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OZET

Coban Y. EPID (Elektronik Portal Goriintilleme Dozimetrisi)'in Kalite Temini
Parametrelerinin Arastirllmast ve YART (Yogunluk Ayarli Radyoterapi) Tedavi
Verifikasyonunda Kullanilmasi. Istanbul Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii, Temel
Onkoloji ABD. Yiiksek Lisans Tezi Istanbul. 2013.

Bu c¢alismada, Elektronik Portal Goriintilleme Cihazi (EPID) igin gerekli olan Kalite
temini  parametreleri ve EPID'in  YART verifikasyonunda kullanilabilirligi
arastirilmistir.

Calismamizda Clinac iX (Varian Medical Systems) lineer hizlandiricisina robotik kol
ile monte aS1000 EPID ve Eclipse TPS kullanilmistir. EPID'in enerjiye, doza, doz
hizina, alan biiyiikliigiine, gantri agisina, buildup materyaline ve hafiza etkisine cevabi
Portal Dosimetry 8.6 programi yardimiyla alan merkezinde CU cinsinden 6l¢ilmiistiir.
Ayn1 zamanda klinigimizde tedavi géren 10 prostat hastasinin 7 alanli dinamik YART
planlar1 yapilarak doz dagilimlari portal dozimetride gantri ve kolimatr 0%de
hesaplatilmistir. Isinlanan herbir alanin doz dagilimi ile hesaplanan portal doz dagilimi
gamma degerlendirme metoduyla (%3 DD, 3mm DTA i¢in) karsilastiriimstir.

EPID'in verilen doza (4-400 MU igin) cevabu ile lineer oldugu (R?=0.9999), alan boyutu
degisimine bagli olarak merkezde okunan rolatif CU degerinin rolatif olarak iyon odasi
dlgiimleri ile paralellik gdsterdigi fakat 10x10 cm?den biiyiik alanlarda daha biiyiik
degerler goriilmistiir. EPID'in gantri agist bagimliliginina cevabinin %0.4 oraninda
oldugu, dedektdrlerin diisikk doz hizina %1.7 oraninda daha iyi cevap verdigi, EPID
cevabinin hafiza etkisinden %0.8 oraninda, 0.5cm’lik buildup materyali etkisinden %1.5
oraninda artmis olup daha kalin buildup materyallerinde EPID cevabinin azaldigi
bulunmustur. YART plan verifikasyonlarinin doz dagiliminin portal doz dlgiimleriyle
gama degerlendirme sonucu ortalamasi ise gamma<1 olarak (0.185) bulunmustur.

Sonu¢ olarak, EPID'in dozimetrik olarak klinik kabul sinirlar1 igerisinde oldugu
bulunmus olup uygulanan verifikasyon planlar1 sonucunda gamma degerlendimesinin
klinik kabul smirlari olan %3 DD ve 3mm DTA igerisinde olmast EPID'in YART
verifikasyon uygulamalarinda giivenilir bir ekipman oldugunu géstermistir.

Anahtar Kelimeler: Radyoterapi, EPID, Portal Dozimetri, Kalite Temini, YART
Verifikasyonu
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ABSTRACT

Coban Y. Investigation of the Quality Control Parameters of Electronic Portal imaging
Dosimetry (EPID) and Usage in the Intensity Modulated Radiation Therapy (IMRT).
Istanbul University, Institute of Health Science, Department of Basic Oncology, M.Sc.
Thesis. Istanbul. 2013.

Aim was evaluation of the quality control parameters needed for EPID and usage in the
IMRT.

Clinac iX linear accelerator with a mounted robotic arm EPID aS1000 and Eclipse TPS
was used. EPID's response to energy,dose,dose rate,field size,gantry angle,buildup
material, and memory effect was measured with Portal Dosimetry 8.6 in CU. Also
IMRT plans of 10 prostate patients were done and dose distributions were calculated.
IMRT plan's verification on the EPID was calculated gantry and collimator at 0°. The
portal dose distribution which calculated for each field's was compared with EPID using
gamma evaluation method.

EPID's response was linear with the given dose, there was relatively good correlation
between field sizes, the relative value of CU of central and ion chamber measurements
but higher for EPID in the >10x10 cm? Gantry angle dependence was 0.4%, detectors
were likely to respond to low-dose rate(about 1.7%), EPID response rate was different
0.8% in the memory effect, increased by 1.5% from 0.5 cm buildup effect and EPID
response was decreased in thicker buildup materials.The average result of gamma
evaluation of the IMRT verifications’s dose distributions was found 0.185.

EPID's dosimetric properties were found to be within acceptable clinical criterias. As a
result of the verification plans gamma evaluation which is within the boundaries of
clinically acceptable limits of DD of 3% and DTA 3mm has shown that EPID is a
reliable equipment in IMRT verification applications.

Key Words: Radiotherapy, EPID, Portal Dosimetry, QA, IMRT Verification



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapide amag, kanser hiicrelerini ve bazi benign (iyi huylu) hastaliklar
iyonizan radyasyon kullanarak yok etmektir. Radyoterapide hastalikli dokuya dozu
uniform olarak verirken ¢evredeki saglikli dokulart miimkiin oldugunca korumak temel
hedeftir. Bu hedefe ulagsmak icin son yiizyilda teknolojinin gelismesine paralel olarak
pekcok teknik gelistirilmistir. Ik baslarda el hesabiyla yapilan iki boyutlu
konvansiyonel yontemlerin yerini goriintiileme sistemlerinin gelismesiyle birlikte ii¢
boyutlu konformal radyoterapi (3BKRT) almistir. Gilinimiizde ise bilgisayar
sistemlerinin de gelismesiyle birlikte 3BKRT'nin gelismis bir formu olan Yogunluk
Ayarli Radyoterapi (YART) ve Goriintii Rehberliginde Radyoterapi (IGRT) gibi
komplike tedavi teknikleri kullanilmaktadir. Bu ileri tekniklerler sayesinde Kritik
organlardaki dozlar daha da distiriilirken hedef voliime daha yiiksek dozlar

verilebilmektedir.

YART tedavisi multilif kolimatére (MLC) sahip lineer hizlandiricilarla
yapilabilmektedir. YART'nin en dogru sekilde yapilabilmesi icin hastaya verilen dozun
dogrulanmas1 gerekmektedir. Ayni1 zamanda hastaya uygulanacak olan tedavi pozisyonu
da verifiye edilmelidir. Bu amagla lineer hizlandirict cihazlarina monte olarak

elektronik portal goriintiilleme cihazlar1 (EPID'ler) gelistirilmistir.

Elektronik portal goriintiileme cihazlar1 ilk etapta hasta setup verifikasyonunu
kolaylastirmak i¢in tasarlanmistir. Amac radyoterapi tedavisi sirasinda kullanilan
radyografik filmlerden daha pratik ve hizli bir yontem gelistirmektir. 1990 yillarinda
kamera tabanli ve matriks iyon odasina sahip EPID'ler kullanilmaktaydi. Kullanilan
EPID tiirlerinin fizibilitesi ve hasta setupinda getirdigi kolayliklara ragmen goriintii
kaliteleri tatmin edici diizeyde degildi. Gilinlimiizde bu problemi ¢6zme amacli yari
iletken materyaller kullanarak amorf silikon EPID'ler gelistirilmistir. Bu cihazlar
radyografik filmlere yakin diizeyde bir goriintii kalitesi sergilemektedirler.

Teknolojinin gelismesiyle beraber amorf silikon EPID'ler radyoterapide daha biiyiik
roller almaktadir. EPID'ler artik rutin olarak hasta setupinda, portal goriintiilemede,
dozimetride, tedavi dncesi yapilan alan verifikasyonunda ve lineer hizlandiricinin kalite
kontrollerinde kullanilmaktadir. Fakat EPID'in efektif olarak kullanilabilmesi, ekipmana

ve klinik kosullara uygun kalite temini programinin belirlenmesini ve uygulanmasin



gerektirmektedir. Ciinkii EPID sistemlerinin klinikte kullanilan hiizme enerjisi, doz hizi,
alan ebati, hasta kalinligi, gantri agis1 ve hasta-dedektér mesafesine bagli olarak da
kalibrasyonu gerekmektedir(1).

Bu c¢alismada EPID'in Kkalite temini parametrelerini etkileyen faktorler ve YART

tedavisi oncesinde plan verifikasyonunda kullanilabilirligi arastirilacaktir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Radyoterapi

Fizik aragtirmalar1 son yiizyil i¢inde kanserin direkt ya da indirekt tedavisinde
giderek artan bir paya sahip olmaktadir. 1895 yilinda Wilhelm Conrad Rontgen,
Wiirzburg, Almanya’daki laboratuarinda vakumdan elektrik bosalmasinin etkilerini
arastirirken bilmedigi bir 1511 kesfetmis ve X-1s1m1 adin1 vermistir. Bu tarihten sadece
bir sene sonra Fransiz fizik¢i Henri Becquerel Paris’te uranyum tuzlarinin fotografik
filmler ilizerinde iz biraktigim1 farketti. Bu tuzlarin X-1sin1yla benzer etkilere sahip
olmasi, dogal radyoaktivitenin kesfi anlamina gelmekteydi. Rontgen’in kesfinden birkag
ay sonra X-isinlart meme kanserinin tedavisinde kullanilmaya baslandi. 1896 yilinda
Fransa’da X-1sinlar1 mide kanserinin tedavisi i¢in kullanildi. Bunu takip eden yillarda
yapay ve dogal radyoaktivite kullanilarak radyasyon tedavisi yani radyoterapi biiyiik bir
gelisim gostererek glinlimiizde kanser tedavisinde en dnemli tedavi yontemlerinden biri

olmustur. Tablo 2-1'de bu gelisim siralanmaktadir (2).

TARIH OLAY
1895 Wilhem Conrad Rontgen tarafindan X-isilarmin kesfi (Wiirzbiirg)
1895 Emil Grubbe tarafindan lokal niiks meme karsinomunda X-isinlarinin

kullanim1 (Chicago)

1896 Henri Becquerel tarafindan dogal radyoaktivitenin kesfi (Paris)

1896 Victor Despeignes tarafindan mide kanserinde X-igilarinin kullanimi
(Lyon)

1896 Leopold Freund tarafindan 4 yagindaki bir ¢ocuga cilt kanserinde X-
1sinlarinin uygulanmasi (Viyana)

1897 Thompson tarafindan elektronlarin kesfi

1898 Piere ve Marie Curie tarafindan Radyum’un kesfi (Paris)

1899 X-1gmlarinin kiir etkisinin kanitlanmasi (3 yil arayla ¢ekilen fotograflar

yardimiyla)




1901 Dr. Danlos tarafindan Radyum’un cilt brakiterapisinde ilk kullanimi
(Paris)

1903 Dr. Senn ve Dr. Pusey tarafindan Lenf nodlarinda radyoterapinin
etkinligini gosteren ilk tanimlarin yapilmasi

1905 Antonie Beclere tarafindan seminomlarin radyoterapiye duyarliliginin
kesfi (Paris)

1905 Fotoelektrik etkinin Einstein tarafindan agiklanmasi

1913 Radyum Enstitiisiiniin kurulmasi

1915 Ernest Rutherford tarafindan atomik modelin agiklanmasi

1921 Villejuifte Brakiterapi birimi ile birlikte Kanser Enstitiisiiniin
kurulmasi

1930 Arthur Holly Compton tarafindan Kompton olayinin agiklanmasi

1930 C. Regaud, H. Coutard ve A. Lacassagne'nin fraksiyonasyon iizerine
calismalari

1931 Ernest O. Lawrence tarafindan ilk Siklotron’un yapilmasi

1932 James Chadwick tarafindan notronlarin kesfi (Cambridge)

1934 Irene ve Federic Joliot-Curie tarafindan yapay elementlerin kesfi
(Paris)

1934 Henri Coutard tarafindan bas boyun kanserlerinde %?23’liik kiir orani
saglandiginin yayinlanmasi

1940 Donald W. Kerst tarafindan ilk Betatron’un yapilmasi

1948 [k niikleer reaktér ZOE'nin kurulmasi

1951 Kobalt cihazinin yapilmasi (Londra)

1952 Henry S. Kaplan tarafindan ilk Lineer Akselerator cihazinin yapilmasi
(Kaliforniya)

1960 Brakiterapi icin Paris sisteminin gelistirilmesi

1968 Lars Leksell tarafindan Gamma Knife’in kesfi

1973 Hounsfield tarafindan ilk Bilgisayarli Tomografi cihazinin yapilmasi
(Ingiltere)

1973 Paul C. Lauterbur tarafindan ilk MRG cihazinin yapilmasi




1990 Bilgisayarlarin ve Bilgisayarli Tomografi'nin YART amach ilk
kullanim1 (Amerika)

2000 IGRT, Tomoterapi ve Cyberknife Uygulamalari

Tablo 2-1: Radyoterapinin Tarihsel Basamaklari

Radyoterapide amag, tiimorlii dokuya maksimum radyasyon dozunu verirken, normal
dokuda minimum radyasyon hasar1 olusturmaktir. Teknolojinin gelismesiyle beraber
radyolojik goriintiileme yontemleri ve tedavi planlama sistemleri de gelismis, birgcok

teknik hayatimiza dahil olmustur.

2.2. Radyoterapi Teknikleri

1960’11 yillara kadar radyoterapi daha ¢ok gozlemlere dayali, deneysel ve basari
orani diisiik bir tedavi yontemiydi. Bu durum son 40 yil i¢inde oldukca degismistir.
Artik radyoterapi daha giivenli, kesin ve hassasiyetle uygulanabilir olmus; daha 6nce
korkulan yan etkiler, edinilen tecriibeler 1s1ginda biiylik 6lciide giderilmistir. Aym
zamanda, tiimor kontrolii ve kiir olasilig1 kayda deger bir oranda artmistir. Bu deneysel
ve gozlemsel disiplinden, bilimsel ve daha yiliksek dogruluklu asamaya gegis fizik ve

teknolojideki gelismeler sayesinde olmustur.

1910 ve 1950 yillar1 arasinda, kilovoltaj X-151n1 uniteleri radyoterapinin gelisme
asamasinda ¢cok onemli bir rol oynayan ilk tedavi cihazlaridir. Hala yiizeyel lezyonlarin
tedavisinde kullanilabilir olmasina ragmen, yerini artik megavoltaj, X-1sinlar1 da

tiretebilen, lineer elektron hizlandiricilara birakmustir (3).

Co0-60 cihazlari, radyoaktif kaynaktan yaymnlanan girici y 1smnlart iretir.
Kilovoltaj X-1s1n1 cihazlarin yerini almak {izerine gelistirilmeleri 1950°1i yillarda

olmustur.

Betatron ve Co0-60 tedavi cihazlarmin yerini lineer hizlandiricilara (linak)
birakmast 1960 ve 1980 yillar1 arasinda olmustur. Sekilde lineer hizlandiricilarin

kullanilmasindan sonra tedavi tekniklerindeki gelisme goriilmektedir (3).
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Sekil 2-1: Radyoterapinin gelisimi(3)

2.2.1. Konvansiyonel Radyoterapi

2 boyutlu olarak yapilan tedavi yontemidir. Tedavi alanlarinin belirlenmesi igin
X 1sm1 kaynakli simiilatorler kullanilir. Simiilatorler tedavi cihazini simiile (taklit)
ederek iki boyutlu goriintii alinmasima olanak saglar. Simiilatér cihazi yardimiyla
hastanin tedavi alanlar1 hastanin {lizerine ¢izilirek isaretlenir. Tedavi planlar1 genellikle
karsilikli lateral veya box model denilen 4 alanin kullanilmasiyla yapilmaktadir. Isin
verme siiresi basit el hesabiyla yapilmaktadir. Alan sekilleri genellikle kare veya
dikdortgen seklinde olup, standart ve hastaya 6zel fokalize bloklar da kullanilmaktadir.
Simiilatér cihazi sadece 1sin yoniindeki hedef voliimiin ve c¢evredeki dokularmn
belirlenmesini saglamaktadir. Doz arttirimi1 ¢aigmalarina olanak vermeyen bu teknik,

yerini gelisen teknoloji ile birlikte modern radyoterapi tekniklerine birakmaktadir.

2.2.2. 3 Boyutlu Konformal Radyoterapi
Hedef voliime istenilen dozu verirken ve c¢evredeki saglikli dokular
koruyabilme amagli 3 boyutlu goriintiilerin kullanildig1 tedavi teknigi 3 Boyutlu
Konformal Radyoterapi (3BKRT) olarak tanimlanir. Konformal kavrami tiimor kontrol
olasiligin1 maksimize etmek ve normal doku komplikasyon olasiligin1 minimize etmek
tizerine kurulmustur. 3BKRT teknigi, arzu edilen klinik sonuglar1 elde edebilmek i¢in

daha detayli fiziksel ve biyolojik verilere dayandirilmalidir. Bu amagla TPS sistemine



cihazin fiziksel Ozellikleri, yapilan doz Olglimleri yiiklenir ve doz hesaplama
algoritmasiyla modelleme yapilir. Daha sonra ise tiimoral ve saglikli yapilar
gorlntiilemek amaciyla diagnostik goriintiiler sisteme yiiklenir. Bu durumda MRG, PET
ve PET gorintiileri ile BT goriintiileri birlikte kullanilabilir. Hedef hacimin belirlenmesi
icin Oncelikle Gross Tiimor Hacim (GTV-Gross Tumor Volume) bilgisayarli tomografi
simiilatorden gelen goriintiiller kullanilarak olusturulur. Bu hacim BT goriintiileri
tizerinde goriilen tiimoriin gergek hacmidir. Daha sonra klinik olarak 1sinlanmasi gerekli
olan ve subklinik timdr yayilimlar1 da g6z ontline alinarak Klinik Hedef Volim (CTV-
Clinical Target Volume) olusturulur. Asil planlamada kullanilan hedef hacim Planlanan
Hedef Hacim (PTV-Planning Target Volume) ise Klinik Hedef Hacim’e belirli bir mar;j
verilerek, tedavi sirasinda olusabilecek set-up hatalar1 ve hareketli organlarin hareketleri
gbzoniine almarak olusturulur. Planlanan Hedef Hacim iginde bulunan i¢ Hedef Hacim
(ITV- Internal Target Volume) ise organ hareketlerine bagh olarak CTV'ye verilen marj
ile belirlenir. Tim bu hacimlerin yaninda belirlenmesi gerekli diger bir parametre ise
riskli organ hacimleridir. Asagidaki sekilde PTV ve komsulugundaki kritik yap1 (OAR-
Risk altindaki organ) gosterilmistir (4,5,6).

Sekil 2-2: Planlanan Hedef Hacim

Hedef hacim etrafinda bulunan riskli organ hacimleri de dikkate alinarak

1sinlama alanlar1 olusturulur. Tiimoériin yapisina ve derinligine gore 15in enerjisi ve



kullanilan alanlarin agirliklar1 belirlenir. Bdylece tiimore istenilen maksimum doz

verilirken etrafindaki saglikli dokunun maksimum diizeyde korunmasi saglanir.

2.2.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (YART-IMRT)

Yogunluk Ayarli Radyasyon Terapisi (YART), 3BKRT’nin gelismis bir seklidir.
Hedeflenen hacime istenilen dozu vermek i¢in, uygulanan isin dogrultusunda, farkl 1sin
yogunluklarinda bir¢ok kiiciik alan (segmentler) kullanilir.

Her tedavi alanindaki 1s1n yogunlugunun degistirilmesi ilkesine dayanan YART
teknigi, konvansiyonel ve 3BKRT teknikleri ile karsilastirildiginda hem hedef bolgede
daha yiiksek doz dagilimini hem de normal ve riskli dokularda daha diisiik doz
dagilimini saglayabilmektedir (7). YART’deki bu dozimetrik avantaj timor kontrolii
tizerine olumsuz etkisi olmaksizin normal dokulari anlamli sekilde koruyarak saglikli
dokulardaki gec¢ yan etkiyi azaltmaktadir(8). YART tekniginin en 6nemli avantajlari

sunlardr:

Tiimor igerisinde yiiksek dozlara ¢ikabilme,

e Karmasik tedavi geometrilerinde kritik ve komsu organ koruma,

e Daha once 1s1n almis olgularda komsu normal yapilart minimum dozda
tutabilme,

e Hedef hacim kenarinda daha keskin doz diisiisii saglayarak normal doku

1sinlamasini azaltmak, buna bagl olarak da daha diisiik oranda yan etkilerin

goriilmesi,

e Yiiksek, orta ve diisiik dozlar1 gerektiren hedeflerin ayn: anda tedavisi.

Tarih YART doniim noktalar:

1960 6ncesi | Blok wedge ve kompansatorlerle ilk YART

1960 Proimos’un yer¢ekimi orijinli cihazi

1982 Brahme ve arkadaglarinin wedge ve bloklarla IMB(yogunlunlugu
ayarlanmis demet) olusturmak i¢in ¢6ziim Snerileri

1988 Brahme’nin IMB i¢in ters planlama ile ilgili yayinin ¢ikmasi

1989 Webb’in YART ig¢in ters planlama (invers planning) 6nermesi

1991 Webb ve Boyer’in segmentlere ayrilmis alan onerileri




1992 Convery’nin dMLC(dynamic MLC) YART oOnerisi

1992 NOMOS MIMIC YART sisteminin ilan1

1993 Mackie tarafindan tomoterapi spiral cihazi kavraminin 6nerilmesi
1994 sonras1 | YART de yeni cihazlarin iiretilmesi ve yeni tekniklerin kullanilmas1

Tablo 2-2 :YART tarihi gelisimi

2.2.3.1. Optimizasyon ve Tersten (inverse) Planlama

Optimizasyon; matematiksek olarak belirli sinirlamalar altinda istenen bir
degerin maksimum veya minimum hale getirilmesidir. Genel olarak matematiksel
optimizasyonda problem, tiim smirlandirmalart saglarken maksimum veya minimum
skoru yerine getirecek degiskenlerin bulunmasidir. Radyoterapideki optimizasyonda ise
problem her bir hasta icin en iyi tedaviyi saglayacak tedavi planiyla ilgili 151n acilar1 ve
siddetleri gibi degiskenlerin uygun olarak bulunmasidir. Optimizasyon YART
planlarinin temelini olusturmaktadir.

Optimize edilecek planla ilgili degiskenlere gecilmeden oOnce fiziksel doz
kriterlerinin belirlenmesi ve gerekirse bu doz sinirlamalariin gesitli parametrelerle
optimize edilmesi gerekir. Gergek dozun ulasilmak istenen dozdan kuadratik sapmasi en
sik kullanilan doz kriteri olup bu sapmanin minimum olmasi gerekmektedir. Hedefte
olusan yiiksek ve alcak dozlar1 diizeltmek igin farkli agirlik faktorleri (6nem derecesi)
kullanilabilir. Planlama sistemlerinin kullandig1 objektif fonksiyonu herhangi bir organ
icin yazacak olursak:

F(b) = ¥ { u [Dmin—ai(b)]” + w [ di(0)*- D]’}

Bu denklemde ki u ve w parametreleri diisiikk ve yiiksek dozlar i¢in agirlhik
faktorleridir. di(b) ise i. voxeldeki dozu gostermekte olup 1s1n agilari ve diizenlemeleri
degistikce degisir. Dmin Ve Dmax degerleri ideal olarak verilen dozun sinirlarini
gostermekte olup optimizasyon sonrasit ulasilan dozun maksimum ve minimumu
degildir. Eger hesaplamada N tane voxel varsa bu formiil planlama sisteminin
optimizasyonu sirasinda tiim voxeller i¢in tekrarlanir. Optimize edilecek voxel sayisi ise
hesaplama sirasinda tercih edilen hesaplama gridine bagli olup ne kadar kiigiik
hesaplama gridi segilirse voxel sayist da aym1 oranda artmaktadir. Kuadratik sapma
yaklasimi kritik yapilardaki sicak noktalari ve hedefteki soguk noktalar1 tam olarak
elimine edemediginden daha sonralar1 gelistirilmistir. Ornegin hedefteki bir voxeldeki

doz sifir oldugu halde F(kuadratik sapma) kabul edilebilir diizeyde olabilmektedir.
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Hedefteki doz homojenitesini saglamanin bir yolu hedefe tanimlanan tiimor
dozunun minimum Dy, ve maksimum Dpax degerlerine ¢ok siki sinirlamalar koymaktir.
Ornegin bu degerlerin agirligi ve dnem derecesi arttirilabilir. Tanimlanacak smirlamalar
hedefteki dozu -%5 ile +%7 igerisinde tutabilmelidir (ICRU 1993). Kritik organ dozlari
da YART’de organin seri veya paralel yapida olmasina bagli olarak olusacak
maksimum doz ac¢isindan olduk¢a onemlidir. Seri yapidaki organlarin da maksimum
dozlar1 tolerans seviyesi iistiindeyse bu organlarin agirlik, giic ve 6nem derecesini
artirmak gerekir.

YART planlamasinda doz sinirlamalarini (constraint) belirledikten sonra optimize
edilecek degiskenler: aki haritalari, 151n sayilar1 ve agilari, alt alan (segment) sayist ve

151n enerjisi olarak siralanabilir.

2.2.4. Modern YART Teknikleri
Uygulanacak olan teknik klinikte bulunan cihaza ve ozelliklerine bagli olarak
degismekte olup, giiniimiizde en sik kullanilan teknikler dur ve 1sinla teknigi ile dinamik

multilif kolimator teknigidir.

2.2.4.1. Dur ve Isinla (Step and Shoot) Teknigi

Tedavide kullanilan her bir alan uniform demet siddetine sahip kiiciik alt
alanlardan (segment) olusur. Segmentler multilif kolimatorler ile sekillendirilir.
Sekillendirilen her bir segment i¢in doz verilir. Doz tamamlaninca isinlama durur.
multilif kolimatorler hareket ederek ayni alandaki farkli segmenti olusturur sonrasinda
tekrar 1isinlama yapilir. Bu islem biitiin tedavi alanlarindaki segmentler sona erene kadar
devam eder. Bu yontemde her bir sabit segmentin doz dagilim:1 ayr1 ayn 6lgiilebilecegi
icin bu sistemin dogrulugunun kanitlanmas: daha kolaydir (Sekil 2-3). Bu yiizden

genellikle bir¢ok sistemde bu yontem kullanilir.

A-lLeaves B-Leaves

Sekil 2-3: Dur ve 1s1nla tekniginde multilif kolimator hareketi

2.2.4.2. Dinamik Multilif Kolimator (Sliding Window) Teknigi
Bu teknikte lifler 1sinlama siiresince farkli hizlarda ardisik olarak hareket

ederler. Her bir lif cifti bir boyutlu ayarlamay:1 tanimlamakta olup bu bir boyutlu
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ayarlama lif ciftleri arasinda farklilik gdsterebilir. Bununla birlikte kavram olarak tiim
lif ¢iftleri birlikte hareket ederek iki boyutlu siddet ayarlamasi yaratirlar ve bu sekilde
siddeti degistirilmis 151n demeti olusur (Sekil 2-4).

Bu teknikte lifler arasi agiklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak
sekilde kullanilan algoritma tarafindan ayarlanir. Bu metot ayni zamanda Sliding
Window olarak da adlandirilmaktadir.

Dinamik multilif kolimatorlerde kullanilacak lifler motorla hareket etmeli ve
saniyede 2 cm’den fazla hareket edebilecek bir hiza sahip olmalidir. Lif hareketleri
bilgisayar kontrollii olup pozisyonlari dogrulanmalidir. Lif hizlarinin belirlenmesi bazi
arastirmacilar tarafindan incelenmistir. One siiriilen ¢oziimler farkli olmakla birlikte bu
¢Oziimler, tanimlanan doz sinirlandirmalarina gore olusturulan modiile edilmis profilleri
miimkiin olan maksimum lif hiz1 ve minimum tedavi siiresiyle en dogru sekilde verecek

optimizasyon algoritmalarini igermektedir (9).

trailing leading  trailing leading trailing leading

v(t) v(t) V(t)% r ]

Vi) V2 VIR V200

Sekil 2-4: Dinamik multilif kolimator tekniginde yaprak hareketi

Her iki teknik de birbirlerine gore avantaj ve dezavantajlara sahiptirler. Dinamik
multilif kolimator teknigi daha karmasik olmasina ragmen dur ve iginla tekniginde
olusan artefaktlara sahip degildir. Ayrica daha kisa tedavi siiresine sahiptir. Dinamik
multilif kolimator tekniginin behsedilen avantajlarinin yani sira lifler siirekli hareket
halinde oldugundan lif pozisyonlari, hiz1 ve doz hizinin ¢ok dogru bir sekilde kontrol

edilmesi gerekmektedir.

2.2.4.3. VMAT Teknigi (Voliimetrik Ark Terapi)

Tedavide gantri hasta etrafinda tekli ya da c¢oklu ark acilartyla siirekli hareket
halindedir. Gantrinin bu hareketi sirasinda multilif kolimatorler de siirekli hareket
eder. Gantri ve multilif kolimatoér hareketleri sirasinda doz hizi da siirekli

degismektedir. Bu sistemin ¢alisabilmesi i¢in yiiksek kapasiteli ve ¢ok karmasik
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algoritmalarin oldugu tedavi planlama bilgisayarlarmin kullanilmas1 gerekmektedir.
VMAT tedavisinde kullanilan cihazlar goriintii rehberliginde radyoterapiye (IGRT)
ihtiyagc duymaktadir. Ciinkii hastaya c¢ok yiiksek dozlar verildigi i¢in setup
dogrulugunun ileri teknikte goriintiileme cihazlariyla (CBCT, MVCT, EPID gibi)
saglanmast gerekmektedir. IGRT ile timor lokalizasyonu daha dogru tespit
edilebilmektedir. Gorlintii rehberliginde yapilan VMAT sayesinde c¢ok kiigiik
voliimlere ¢ok yiiksek  dozlar verilebilmektedir. Ozellikle VMAT tedavisi;

YART'ye gore daha az MU ve daha kisa tedavi siiresi ile tedavide kolaylik
saglamaktadir (10,11).

Sekil 2-5 :Bas boyun tiimoériinde VMAT teknigi ile planlama

2.2.4.4. Tomoterapi Teknigi

6 MV enerji ile gorintii rehberliginde YART yapilabilmektedir. Stereotaktik
uygulamalardan tiim viicut i1smlamasina kadar genis bir kullanim alami vardir.
Tomoterapide hastanin etrafinda 360° donerek ve sarmal bir hareketle 151n demetinin
yogunlugunu ayarlayarak isinlama yapilir. Isinlama sirasinda tedavi masasi, gantri ve
multilif kolimator gibi bilesenlerin hareket halinde olmas1 tedavi bolgesindeki
isinlamanin  hassasiyetini artirir ve bdlgeye homojen doz dagilimi ile timori
1sinlarken ¢evre normal dokular olabildigince korunur. Ayrica Tomo direct

secenegi olan cihazlar ile sabit gantri agilarinda 1sinlama imkani mevcuttur (12).
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2.2.4.5. Robotik Radyoterapi Teknigi

Robota 6 MV lineer hizlandiricinin monte edilmesiyle olusturulmus tedavi cihazi ile
kullanilan bir tekniktir. Viicutta daha hassas dogrulukta kanser tedavisi yapmak i¢in
tasarlanmistir. Bu cihaz hasta etrafinda 6 adet birbirinden bagimsiz hareket edebilen
eksene sahip olmasiyla her agidan 1sinlama yapilabilir. Cihazda bir ¢ok gelismis
yiiksek teknolojiyi barindiran alt sistemler bulunur. Bu sistemler; goriintiileme
kilavuzlugunda tiimoriin yerini saptayan sistem, ileri derece hassas bilgisayar
kontrollii robot sistemi ve modern robotik hasta pozisyonlandirma sistemleridir.
Bu sistemler yardim ile yiiksek hassasiyetli tiimor tedavisi yapilabilmektedir. Isin
yogunlugu ise pencil beam 1sinlarinin ¢coklu ve farkl diizlemlerde iletilmesiyle meydana
gelir ve 151n optimizasyonu kullanilir (13). Bu cihaz sayesinde 1sin demetleri odaksal
olarak kullanilarak, ozellikle beyin ve viicuttaki kanserli bolgeler yiiksek dozlarla

tedavi edilebilmekte ve normal dokular da maksimum oranda korunabilmektedir.

2.2.4.6. Stereotaktik Radyoterapi

Tedavi edilecek hedef timore maksimum, ¢evresindeki normal dokulara ise
minumum doz uygulamak i¢in bir ¢ok farkli agidan ayn1 merkeze yonelen 151n demetleri
prensibine dayanmaktadir. Tedavi birden fazla uygulamada gerceklestirilirse
Stereotaktik Radyoterapi, tek seferde uygulanir ise Stereotaktik Radyocerrahi olarak
adlandirilmaktadir. Radyocerrahi beyinde ve viicutta bulunan farkli tiimorlerde

uygulanabilmektedir.

2.2.4.7. Goriintii Rehberliginde Radyoterapi

Tiimdriin stabil olmamas1 ve tedavi siiresince organ hareketleri, goriintii esliginde
radyoterapiye ihtiyag duyulmasina sebep olmustur. IGRT, giinliik goriintiileme
tekniklerinin kullanilmasi ile tedavi sirasinda tiimoriin gercek boyutunu, yerlesiminin ve
koordinatlarinin dogru olarak belirlenmesine olanak saglamaktadir. Tiimoriin daha iyi
belirlenmesi yaninda, yumusak doku goriintiilenmesi avantaji ile timdr ve normal
dokular arasindaki zamana bagli degisiklikler belirlenebilmektedir. Genel olarak
konvansiyonel tedavi yontemlerinde, hedef hacim ve risk altindaki organlara belirli
emniyet simirlart verildikten sonra tedavi planlanmakta ve genis tedavi alanlari
kullanilarak tiimor hareketi kontrol edilmeye ¢alisilmaktadir. Genis emniyet sinirlarinin
kullanilmasi durumunda gereginden fazla saglikli doku radyasyona maruz kalmakta, ya

da dar emniyet siirlar1 kullanildiginda hedefin kagirilma riski ortaya c¢ikarken, timoriin
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kontrol olasilig1 azalabilmektedir. IGRT tiim bu problemlerin ¢6ziimii olarak
goriilmektedir. VMAT, YART ve IGRT gibi yeni tedavi tekniklerin devreye girmesi ile
konvansiyonel radyoterapiye gore daha dar emniyet sinirlar1 verilebilmekte ve istenilen

doz artiglar1 saglanabilmektedir. Bu da IGRT nin gerekliligini artirmaktadir.

SDCRT | [THRT, protons, oic.

1960s ] 1990s I 2000 I
) Yorward planning™
: i

“nverse plamning”

Sekil 2-6 : Konvansiyonel tekniklerden modern tekniklere dogru (11)

2.3. Lineer Hizlandiricilar

2.3.1. Tarihge

Elektron lineer hizlandiricilar1 (linaklar) Klinikte radyasyon tedavisinde
kullanilmak {iizere X 1sinlart iiretimi veya hizli elektron isinlari iiretimi amaciyla
1950’lerin baslarindan beri kullanilmaktadir. Ik klinik lineer hizlandirict Londra’da
Hammersmith hastanesi Radyoterapi arastirmalar biriminde 1952°de kurulmustur. Subat
1953’te fizik ve diger testlerden geg¢ip ayni yilin 7 Eylil’iinde ilk hasta tedavisine
baslanmigtir. Boylece linaklar radyoterapi departmanlarinin en énemli cihazlar1 haline
gelmeye baglamistir. 1953°te tedaviye baslayan ve Metropolitan-Vickers (Met-Vic)
tarafindan tiretilen bu ilk linakta 3m uzunlugunda bir hizlandiric tiip kullanilarak 8§ MV
X 1smlan elde edilmistir. Kisa bir slire sonra 4 MeV enerji iireten iki linactan biri
Philips tarafindan Newcastle’a, digeri ise Met-Vic atarafindan Manchester’da Chiristie
hastanesine kurulmustur. Daha sonra Otrhortons olarak bilinen sirket tarafinda 4
Mev’lik iki linac daha Edinburg’da Western General hastanesi ve Nortwood’da Mount

Vernon hastanesine kuruldu. Tiim bunlarin yam sira California’da Stanford Universitesi
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aragtirma grubu 1954’de Stanford Radyoloji departmanima kurulan 6 MeV’lik linak
gelistirdi. Boylece 1956°da tiim diinyada 7 tane tedavi amagli linak kurulmus oldu. Tiim
bunlar olurken Ingiltere’de de birkag linak kurulmaya baslandi. Varian ilk prototip 6MV
izosentrik linag1 1962°de UCLA medikal merkezinde kurdu. ilk mevatron 1965°te, ilk
Sagittaire Paris’te 1967°de ve ilk Toshiba 1969’da kuruldu.

Farmer’in 1962°deki ¢alismasinda (14) diinya genelinde 15 linac, 50 betatron,
IAEA’nin 1968’deki calismasinda ise 79 linak, 20 van der Graff, 137 betatron, 1700
Co-60 oldugu belirtilmistir. Karzmark’in 1984°deki ¢alismasinda (15) US’da bulunan
MYV tedavi cihazlarinin yarisindan fazlasinin ve yeni kurulan cihazlarin ise %90’ indan
fazlasinin linak oldugu belirtilmistir. Bundan sonraki yillarda da linak kullanim1 giderek

artmustir (16).

2.3.2. Lineer Hizlandiric1 Yapilari

Lineer hizlandiricilar yiiksek frekansl elektromanyetik dalgalar1 kullanarak elektron
gibi yiiklii pargaciklart lineer bir tiip boyunca yiiksek enerjilere hizlandiran cihazlardir.
Iki tip lineer hizlandiric1 vardir:

a) Hareketli dalga hizlandiricilar
b) Duran dalga hizlandiricilart

Hareketli dalga hizlandiricilarinin dizayni1 duran dalga hizlandiricilarindan farklidir.
Hareketli dalga hizlandiricilarda tiipiin sonunda artan giici sogurmak ig¢in bir bitirici
veya ‘dummy’ e gereksinim vardir. Béylece dalganin geri yansimasi Onlenir. Duran
dalga hizlandiricilarinda ise tiipiin sonunda dalganin maksimum yansimasi saglanir.
Boylece ilerleyen ve yansiyan dalga iist iste bindirilerek duran dalgalar olusturulur. Bu
hizlandirict hareketli dalga hizlandiricidan daha etkili olmasina karsin digerinden daha
pahali olup bir sirkiilatér veya izolatér kullanilmasmi gerektirir. Bu izolator
yansimalarin glic saglayiciya gelmesini onlemek i¢in giic saglayici ve yapi arasina

konur.
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Sekil 2-7: Lineer hizlandirici blok semasi

Genel olarak bir linak yapisi yukaridaki gibidir. Giig¢ kaynagi (power supply)
modiilatore DC (dogru akim) saglar. Modulator ise puls seklindeki ag ve hidrojen
thyratron olarak bilinen bir switch tiip igerir. Modulatérdeki yiiksek voltajli pulslar
birka¢ mikro saniyelik diiz DC pulslardir. Bu pulslar es zamanli olarak elektron
tabancas1 ve magnetrona verilir. Magnetron veya Klystronda iiretilen mikro dalgalar bir
dalga rehberi yardimiyla tlipe aktarilir. Hizlandiric1 bir bakir tiipten olusmakta olup bu
tiipiin On taraflart g¢esitli aparey diyaframlari tarafindan boliinmiistlir. Linaklarin tiip
kism1 vakum yaratmak i¢in havasi bosaltilmistir. Elektronlarin tabancadan ¢ikis enerjisi
50 keV olup elektromanyetik dalgayla temasi sonucu yiiksek enerjilere yiikseltilirler.
Hizlandirma esnasinda elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve target iizerine ince bir
demet seklinde iletmek icin manyetik fokuslayici alanlar tiip boyunca yerlestirilir.
Elektronlar c¢ikista yaklastk 3 mm ¢apina sahiptirler. 6 MeV’den kiigiik foton
enerjilerini lretmek icin elektronlar diiz olarak c¢ikip yiiksek atom numarali
tungsten’den yapilmis hedefe carptirilirlar. Daha yiiksek foton enerjisi {ireten
hizlandiricilarda ise hizlandiric1 tiip daha uzun olup odaya zemine yatay olarak
yerlestirilir ve elektronlar genelde 270, bazen de 90 derece saptirilarak hedefe carptirilir.
Isinlar hastaya gelmeden once diizlestirici filtreden gegirilir. Cihazin kafasinin i¢inde
primer kolimatdrler, monitor iyon odalari, 151k huzme sistemi ve ayna sistemi bulunur
(17).

2.3.2.1. Kolimasyon

I) Birincil sabit kolimatorler

Birincil sabit kolimatdér genellikle tungstenden yapilmis olup diizlestirici
filtrenin iistiine monte edilir. Iki ucu agik az bir egime sahip olan koni seklindeki bu
aparat sadece ileri dogru sacilan X-1sinlarinin lineer hizlandiric1 disina ¢ikmasina izin
verir. Bu kolimator kafa sizintisindan kaginmaya yardimer olur. Birincil kolimatorlerin
boyutlar1 genellikle ikincil kolimatorler olmaksizin 100 cm SSD’ye yaklasik 50 cm ¢ap
verecek sekildedir.
ii) Ikincil kolimatorler

Ikincil kolimatdr sistemi genellikle yaklagik 8 ¢cm tungsten veya kursun’dan

yapilmus iki ¢ift metal bloktan olusur.



17

2.3.2.2. Multilif Kolimatorler (Multi Leaf Collimation-MLC)

Konvansiyonel kolimatdrler sadece kare veya dikdortgen alanlari sinirlandirirlar.
Kursun blok olmaksizin daha farkli geometrik sekilli alanlar isinlamak igin multilif
kolimator gelistirilmistir. multilif kolimatorler timor ve riskli organlarin sekline uygun
olarak 1s1n alaninin kolay ve hizli sekillendirilmesini saglarlar. Tek bir metal blok yerine
multilif kolimator 80 veya daha c¢ok ¢ift bagimsiz hareket edebilen kiiciik tungsten
yaprakg¢iklardan olusur. Tungsten yiiksek yogunluga sahip, ayrica oldukca sert, kolay
islenebilir, diisiikk esneme katsayili ve ¢ok pahali olmayan bir malzeme oldugundan
multilif kolimatér materyali olarak kullanilmaktadir. Saf tungsten yogunlugu 19.3
gr/cm® iken tungsten alasimlarinin yogunluklar: 17-18,5 g/cm® arasinda degismektedir.
Saf tungsten nikel, bakir ve demir gibi elementlerle katkilandirilarak farkli

kombinasyonlu tungsten alasimlari elde edilebilir (18).

2.3.2.2.1. Cok Yaprakh Kolimatérlerin Geometrik ve Mekanik Ozellikleri
Multilif kolimatériin  performansini  karakterize eden en Onemli teknik
parametreler geometrik ve mekanik 6zellikleridir (Sekil 2-8). Bunlar;
e Maksimum alan boyutu: Yapraklarin maksimum ac¢ildig1 alan boyutudur.
e Yaprak genisligi: Tek bir yapragin genisligidir.
e Maksimum overtravel mesafesi: Karsilikli dizili yapraklardan A
tarafindakinin orta hattan B tarafina gegebildigi mesafedir.
e Yapraklarin i¢ ice geg¢mesi: Bir yapragmn karsi komsu yaprak ile
carpismaksizin bu yaprak hizasindan 6teye gidememesidir.
e Multilif kolimatoriin kolimator ¢enelerine goére konumu: multilif
kolimatorler cihaz dizaynina gore kolimator genelerinin altinda veya

uzerinde konumlandirilirlar.

Maxmum
Mdline Overtravel

Leaf Bank B

Sekil 2-8: Multilif kolimatorlerin ozellikleri.
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Bunlarin disinda YART i¢in multilif kolimatoér kullanildiginda lif hizlar1 ve

pozisyonlariin dogrulugu da énemli parametrelerdir.

2.3.2.2.2. Cok Yaprakh Kolimatérlerin Fiziksel Ozellikleri
i) Fokuslama Ozellikleri ve Penumbra

Hedef hacim ve saglikli dokular arasinda hizli bir doz gradiyenti olugturmak icin
penumbra miimkiin oldugunca kii¢iik olmalidir.

Penumbra oncelikle kolimatdr cenelerinin kaynaga ve hasta ylizeyine gore
pozisyonuna ve kaynagin ¢apina baglidir. Kural olarak kii¢iik penumbra elde etmek i¢in
kaynagin capit mimkiin oldugunca kiigiik (2-3 mm) olmali ve kaynak ve kolimator
arasindaki mesafe ise olabildigince biiylik olmalidir. Ek olarak penumbra kolimator
kenarlarinin yapisina da baghdir. Multilif kolimatérden olugsan bir kolimatdrde
penumbranin kiiciik olmasi i¢in lif pozisyonundan bagimsiz olarak lif kenarlar1 kaynaga
dogru yonelmelidir. Bu 6zellik fokuslama olarak adlandirilir (19).

i) Lifler Arasi Ge¢irgenlik

Liflerin birbirine siirtiinmesini engellemek i¢in aralarinda yaklagik 0,1 mm’lik
kiigiik bir mesafe olmalidir. Bu mesafe ise yaklasik %4’{in altinda tutulmasi gereken
sizint1 radyasyona yol agar (19).

ii) Lif Gegirgenligi

Lineer hizlandiricilarin ayarlanabilir kolimatorleri multilif kolimatérlerle yer
degistirdiginde multilif kolimatdrlerin kisiye 6zel bloklarla ayn1 atentiasyonu (<%5 veya
4 ile 5 yar1 deger kalinlig1 arasi, HVL) saglamasi beklenir. Bununla birlikte multilif
kolimatdrler bagimsiz hareket edebilen liflerden olustugundan lifler arasi sizinti da
dikkate alindiginda yukaridaki attenliasyondan daha disiik bir atteniiasyona sahip
olmalidirlar. 4 veya 5 HVL kriteri yaklagik 5 cm kalinliginda tungsten karigimla
saglanabilmektedir. %5 olan bu transmisyon kriterini %]1’e diislirmek i¢in tungsten

alagimin kaliligini yaklagik 2,5 cm arttirmak yeterli olur (19).

2.4. YART yapilacak lineer hizlandiriciya 6zgii Kalite Temini

Klinikte kullanilan lineer hizlandiricilarin hepsinin multilif kolimator dizayni ve
linak kafasina monte edilmesi farklilik gostermektedir. Multilif kolimator dizayni ve
kullanilacak olan YART teknigine (dinamik veya statik) gore linakla ilgili baz1 kalite
temini (QA) islemleri degismektedir. Genel olarak YART yapilmadan 6nce linaklarda

kiigiik alan dozimetrisi, lif hiz1 ve sizintis1 kontroliiniin yapilmas1 gerekmektedir.
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2.4.1. Multilif kolimator lif pozisyonu dogrulanmasi testi

Konvansiyonel ve 3 boyutlu konformal radyoterapide (3BKRT) ¢ok yaprakli
kolimatorler 1s1n alanlarini sekillendirmek i¢in kullanilmaktadir. Multilif kolimatorlerin
pozisyonundaki 1 veya 2 mm’lik belirsizlikler verimde (output) belirgin bir degisiklige
neden olmadiklarindan, genelde 6nemsenmeyebilir. Statik YART’de ise inhomojen bir
demet akist elde edilmesinde kiigilk alt alanlarin birlesimiyle demetler
olusturuldugundan ve bazen bu alt alanlar ¢ok kii¢iik boyutlara sahip olabileceginden lif
pozisyonundaki belirsizlikler 6nem kazanmaktadir. Kung ve arkadaslar1 1 cm genislige
sahip alan boyutlarinda lif pozisyonundaki 1 mm’den daha kii¢lik belirsizliklerin bile
dozda kabul edilemez farkliliga yol agtigint gostermislerdir (20). Ayn1 durum Xia ve
arkadaglar1 tarafindan da calisilmistir (21). Statik YART (step and shoot)’de alt
alanlarin kenarlar1 tedavi alanmi i¢inde olabileceginden lif pozisyonu dogrulugu onem
kazanmaktadir. Tiim bu sebeplerden dolayr multilif kolimatér pozisyonu bagil
dogrulugu 1mm veya daha kii¢iik dogruluga sahip olmalidir.

YART i¢in anahtar nokta radyasyon alan kenarinin lokalizasyonunun multilif
kolimatér nominal lokalizasyonuna gore iyi ayarlanmasidir. Yuvarlak life sahip olan
multilif kolimatdrlerde (rounded leaf end) 151kl alan tarafindan belirlenen alan kenar1 ve
radyasyon alaninin %50’sinin gectigi yer arasinda bir offset degeri vardir. Bu deger
0.4-1.1 mm arasinda olup multilif kolimator tipine, enerjiye ve merkezi eksene olan
uzakliga gore degismektedir. Cift fokuslu multilif kolimatorlerde de bu ofset degeri
olabilmekte olup lif bitimi yapisindan dolayr cok kiiglik bir degere sahiptir.

Oncelikle bu ofset degerinin belirlenmesi igin bitisik seritler seklindeki 1s1nlama
alanlarinin bir ardisik serisi yaratilip film 5 cm’de 1isinlanmalidir. Bu sekilde 1sinlanan
film liflerin tamamlanmayan mekanik fokuslamasi, sag¢ilma etkileri ve sonlu radyasyon
kaynaginin neden oldugu maksimum alan dozunun %40’mnin gectigi diisiik doz

bolgelerini gosterir.  Bu sekilde 1sinlanan filmin goriintiisii sekilde gosterildigi
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gibidir.

Sekil 2-9: 5 cm’lik komsu multilif kolimator seritlerinin 1s1nladig: kalibrasyon test filmi ve
doz profili

Diger bir sik kullanilan multilif kolimator pozisyon testi ise 1mm’lik seritler
halinde olacak sekilde belirli araliklarla dizilen bir templeyt hazirlayip 1sinlamaktir.
Bu testte genellikle Imm veya 2mm’lik multilif kolimator seritleri esit araliklidir.
Multilif kolimator pozisyon dogrulanmasinda en sik kullanilan testtir. Bu test i¢in

1sinlanan film goriintiisii ve doz profiline 6rnek asagidaki sekil’de gosterilmektedir:

- | | | I e

Sekil 2-10: Garden fence( bahge citi) multilif kolimator kalibrasyon testi film goriintiisii ve
doz profili

YART uygulamaya baslamadan 6nce multilif kolimatdr pozisyon dogrulugu
rutin linak QA (kalite temini) programi igine alinmalidir. YART konusunda klinik
deneyim arttik¢a ise bu rutin multilif kolimatdr pozisyon dogrulama testlerinin siklig
azaltilabilir. Konvansiyonel ve konformal radyoterapinin aksine YART’de multilif
kolimatdr kalibrasyonu ve performansi doz dagilimini etkilediginden bu testlerin YART

uygulanan kliniklerde belirli araliklarla yapilmasi olduk¢a 6nemlidir.
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2.4.2. Kii¢iik Monitor Unitlerle (MU) Linak Performansinin Kontrolii

Statik YART de kullanilan tedavi planlama sistemine ve optimizasyon islemine
bagli olarak tedavi alanlarini olusturan alt alanlar (segment) kii¢iik monitor unitlere
sahip olabilmektedir. Bu yiizden YART uygulamaya baslamadan énce MU basina doz
degisimi kontrol edilmeli ve eger kii¢iik monitor unitlerde doz diisiikligii varsa,
optimizasyon sonrast bu dogrultuda kiigiikk segmentler kullanilmamalidir. Bazi
arastirmacilar tarafindan yapilan ¢alismalarda gosterilmistir ki kii¢clik monitor unitlerde
MU basina doz sabiti sapma gostermektedir. Bu durum konformal ve konvansiyonel
radyoterapide Onemli olmamakla birlikte YART’de kullanilabilecek kiiciik monitor

unitli segmentlerden dolay1 olduk¢a 6nemlidir.

2.4.3. Multilif Kolimator Fiziksel Ozelliklerinin Kontrolii

YART’de alt alanlar1 olusturan multilif kolimatorlerin gdlgeleri tedavi alam
icinde olacagindan liflerin gegirgenlik oOzellikleri YART ig¢in 3 boyutlu konformal
radyoterapiden daha onemlidir. Lif gecirgenligi kadar lifler aras1 sizint1 da YART de
olduk¢a oOnemlidir. Pek c¢ok planlama sistemi ortalama bir gecirgenlik degeri
istediginden 6l¢iim yapilacak dozimetri hem gecirgenlik, hem de lifler aras1 sizintiyr

gosterecek sekilde genis bir alan1 kapsamalidir.

2.5.YART’de Hastaya Ozgii Kalite Temini

2.5.1. Doz Dogrulama Yontemleri

YART, hedef hacmin etrafindaki riskli organlarla i¢ ice gegtigi durumlarda ve
kompleks hedeflerde riskli organlarin dozunu azaltirken, hedefin dozunu arttirmada
RT’de kullanilan en 1yi yontemdir.

YART planlarinin doz dogrulamasinda ve nitelik temininde iki ana yaklasim

vardir: plan iliski yaklagimi ve alan iligki yaklagimi.

2.5.2. Plan Iliski Yontemi
Plan iligki yonteminde tiim plan, yani tiim 1sinlar kendi gantri acilarinda olacak
sekilde TPS’den dogrulama fantomuna aktarilir ve doz dagilimi hesaplanir. Bu

dogrulama yonteminde kullanilacak dogrulama fantomu genellikle silindirik, elipsoid
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veya kiiresel sekle sahip olan igine film yerlestirilebilecek sekilde tasarlanmig
kesitlerden olusan fantomlar ya da 6zel olarak tasarlanmig ArcCheck fantomdur.

Film ile dogrulama yapilabilmesine olanak saglayan fantomlarda ek olarak
gercek doz Ol¢iimli yapilabilmesi i¢in iyon odasit boslugu veya termoliiminesans
dozimetri (TLD) Ol¢imii i¢in ¢ip bosluklari bulunmaktadir. Farkli ticari firmalar
tarafindan {iretilen dogrulama fantomlar1 kliniklerde YART plan dogrulanmasinda
kullanilmaktadir.

ArcCheck fantom ise silindir seklinde dizayn edilmis ve iizerinde diyot
dedektorler yerlestirilmistir. Plan iligki yontemi ile degerlendirmeye imkan saglamakta,

es zamanli 6l¢lime izin vermektedir.

2.5.3. Alan iliski Yontemi

Alan iligki yonteminde her bir tedavi alani ayr1 ayr1 ya da tiim alanlar ayni1 anda
gantri ve kolimatér 0° olacak sekilde TPS’den belirlenen dogrulama fantomuna
aktarilir. Hasta plani iizerinden hazirlanan yeni dogrulama plani hesaplatilir. Alan iligki
yonteminde kat1 su fantomlar1 kullanilarak, radyografik, radyokromik film ve MatriXX
(Iba Dosimetry) gibi iki boyutlu iyon odalar1 veya MapCheck (Sun Nuclear) gibi iki
boyutlu diyot dedektor sistemleri 1sin gelisine dik yerlestirilerek dogrulama o6lglimii
yapilir. Benzer bir sekilde cihaza monte olarak bulunan EPID ile de alan iligki

yontemi ile dogrulama gergeklestirilebilir (9).

2.6. Doz Dogrulama Sistemleri

2.6.1. iyon Odalan

Iyon odalar1 radyoterapi ve radyolojide nokta doz olgiimlerinde kullanilan
araglardir. Iyon odalar1 6zelliklerine bagl olarak farkl sekil ve dlgiilere sahiptirler.

Bir silindirik iyon odas1 genel olarak i¢i hava esdegeri gaz dolu kavite, i¢ ylizeyi
iletkenligi saglamak igin karbon veya grafitle kaplanmig dis duvar ve merkezi
elektrottan olusur. Kaviteye giren ve ¢ikan elektronlarin sayisinin esit olmasi elektronik
dengenin saglandigini gosterir. Duvar kalinligi, duvarda olusan elektronlarin maksimum
erisim mesafesinden biiyiik veya esit olmalidir. Farkli enerjiler i¢in duvar kalinliklar
farklidir. Kati-hava esdegeri malzemeler kullanilabildigi gibi daha yogun malzemeler
kullanilarak duvar kalinliklari azaltilabilir. Duvarin i¢ yiizeyi elektriksel iletkenligi
saglamak icin iletken malzeme ile kapli olup merkezi elektrot grafit veya aliiminyum

gibi elementlerden yapilir. Iyon odasinin hava kavitesinde olusan iyon ciftlerini
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toplamak icin elektrotlara uygun voltaj uygulanir. Silindirik iyon odalarmin duyarl

hacmi 0,01 cc ile 0,6 cc arasinda degismektedir.

2.6.2. Diyot Dedektorler

Diyotlar, yariiletken aygitlardir. Yart iletkenler normal halde yalitkan olup,
disaridan 1s1, 151k, manyetik alan veya gerilim gibi bir etki ile karsilastiklarinda iletken
hale gecen kristal yapiya sahip maddelerdir. Yar1 iletkenlerin dis etkilerle iletkenligi
saglanabildigi gibi safsizlik atomlar katkilanarak iletkenligi arttirilabilmektedir. Katki
maddeleriyle iletkenlikleri arttirilan yar1 iletkenlerin elektronikte dnemli bir yeri vardir.
Diyot ve transistorler gibi bir¢ok elektronik devre elemaninin iiretiminde silikon ve
germanyum Yyari iletkenleri kullanilmaktadir (22).

Diyot, yalnizca bir yonde akim gegiren devre elemanidir. Isinlama esnasinda
elektron-bosluk ¢ifti olusmaktadir. fletim, iletkenlik bandindaki elektronlarin ve valans
bandindaki bosluklarin hareketiyle meydana gelmektedir. Valans ve iletkenlik bandi
arasindaki mesafe hizli termal elektronlarin (ya da bosluklarin) ¢ogalmasin
onleyebilecek kadar genistir. Yiik tastyicilarin sayisi ve tipi fosfor, arsenik, boron gibi
safsizlik atomlart ile katkilanmis kristal tarafindan kontrol edilmektedir. Katki maddesi
olarak kullanilan elemente gore elektrik akimi serbest elektronlarla (ya da bosluklarla)
saglanmaktadir. Eger elektrik akimi serbest elektronlarla saglaniyorsa bu tiir yari
iletkenler n tipi, bogluklarla saglaniyorsa p tipi adin1 almaktadir (23).

Ticari olarak iiretilen diyotlarin ¢ogu ya fosforla katkilanmig (n tipi diyot) ya da

boronla katkilanmis (p tipi diyot) silikondan yapilmistir.

2.6.3. Elektronik Portal Goriintiileme Cihazlar1 (EPID'ler)

Elektronik portal goriintiileme cihazi miimkiin olan en kisa siirede portal imajlar1 elde
edip goriintiilemek icin tasarlanmistir. EPID, genellikle tedavi cihazina entegre halde
bulunup kolaylikla pozisyonlandirilabilmektedir. Tedavide rutin olarak;
e Hasta pozisyonlandirmada,
e Portal goriintiileri elde edip, arsiv ve analiz etmede (on-line, off-line match
islemi),
e Cikis dozunu 6lgme amaciyla (transit dozimetri),
e Cihaz kalite kontrol testlerinde (Multilif kolimatdr pozisyon dogrulugu, izosentir
dogruluk kontrolii, Dinamik wedge stabilitesi kontrolii, Radyasyon alanin

flatness ve simetri 6lglimiinde,...),


http://tr.wikipedia.org/wiki/Ak%C4%B1m
http://tr.wikipedia.org/wiki/Devre
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e YART alanlarmin verifikasyonunda kullanilmaktadir (non-transit
dozimetri)(24).

Sekil 2-11:Elektronik portal goriintiileme cihaziyla goriintii alimi

2.6.3.1. EPID'in Gelisimi

Tarihsel olarak radyoterapide portal goriintiileme, film kasetlerinin kullanimi ile
baglamistir. Ancak klinisyenler, portal filmlerin uzun siire gerektiren islemleri (soliisyon
hazirligi, film banyosu, depolama,...) ve ¢ekilen film sonrasindaki islemler siiresinde
hastanin hareketleri nedeniyle yeni arayiglara girmislerdir. Bu noktada elektronik portal
gorlintiilleme cihaz1 ilk olarak konvansiyonel filmlere alternatif olarak diisiintilmiistiir.
1950'lerin sonlarinda Strandqvist, Wallman ve Stalberg tarafindan portal goriintiilleme
amacli elektronik sistem c¢oziimleri Onerilmistir (25). 1962 yilinda ise Andrews
tarafindan ilk EPID tasarlanmistir. ilk EPID her ne kadar goriintii kalitesi olarak zayif
olsa da real-time pozisyonlamada ¢igir a¢mustir. Sonraki yillarda daha yiiksek
¢Oziinlirlik ve daha 1iyi bir sistem performansi elde etmek i¢in bir¢ok yaklasim ve
modifikasyon uygulanmistir. 1980'lerde bilgisayar donanimlarinin gelistirilmesiyle,
ayna-mercek kombinasyonu ile metal plaka/fosfor ekran1 bir kameraya optik olarak
ciftleyerek imaj kalitesini arttirmak miimkiin olmustur. Bu yeni optik tabanli cihazlar,
farkli tilkelerdeki bir¢cok arastirma gruplart ve enstitiller tarafindan incelenip

gelistirilmistir(25).



25

2.6.3.2. EPID Dizaynlari ve Calisma Prensipleri
i) Matriks Iyon Odali - Sivi Dolgulu EPID'ler (Liquid Filled lonization Chamber)
1985 yilinda Meertens ve ark. (26) tarafindan Hollanda Kanser Enstitiisii'nde
yapilmistir. 0.8 mm boslukla birbirine dik olarak siralanmis iki elektrod diizeneginden
olusmaktadir. Bu boslukta, 1sinlandiginda iyonize olan akici bir matriks (2,2,4
trimetilpentan) bulunmaktadir. Herbir elektrod diizenegi 1.27 mm aralikla siralanmis
256 telden olusturulmustur. 32.5 cm?’lik aktif bolgesi bulunmaktadir. Elektrodlardan
birisi elektrometrelere digeri ise yliksek gerilim kaynagina (300 V) baghdir. Her 20
milisaniyede bir uygulanan gerilim ile 256 elektrodun sinyalleri okunur. Bu

islem,goriintli alma islemi, yaklasik olarak 5.5 sn siirmektedir.

x electrodu

¥ electrodu

likit tabaka

Sekil 2-12: Sivi Dolgulu EPID'de elektrotlarin konumu

Sivi dolgulu EPID'lerde matriks iyon odasi sisteminin avantaji geometrik olarak
giivenilir olmast iken;gerilim uygulanmasa dahi 2,2,4 trimetilpentanin i¢inde iyon
rekombinasyonu olusmasi ve fazla doz gereksinimi duymasi sistemin dezavantaji olarak
degerlendirilmektedir.

ii) Video Tabanh EPID'ler (VEPID'ler)

Kamera tabanli veya video tabanli EPID'ler (VEPID) 1990 yilindan itibaren ticari
olarak piyasada bulunup portal goriintiileme amaglhi kullanilmaktadir. VEPID, metal
tabaka ile kaplanmig fosfor ekrani (gadolinyum oksiilfit) 45 derecelik bir ayna
kullanarak izleyen kameradan olusmaktadir. VEPID, yiiksek enerji ile 1simnlandiginda
metal tabakada elektronlar iiretilir ve bu elektronlar fosfor ekranda 1s18a dondisiir. Isik,
kamera tarafindan dedekte edilip video sinyaline ¢evrilir ve goriintii olusur. Kamera
gelen 151n1n radyasyon hasar1 olusturmamasi i¢in dik olarak bulunamaz ve 45 derecelik
ayna yardimi ile 1sin toplanir. Bu durumda ise fosfor tarafindan yayinlanan 1smin
dedeksiyonunda kayiplar olmasi muhtemeldir. Tasarimcilar bu durumun istesinden

gelebilmek icin daha genis mercekler ve daha kalin fosfor tabakalar1 kullanmaktadirlar.



26

Fakat daha genis merceklerin kullanimi ise sferik aberasyonlardan otiirii merkezden

alan kenarlarina dogru uzaysal ¢oziiniirliigiin diismesine sebep olmaktadir (27).
VEPID'in avantaji1 glinden giine tekrarlanabilirligindeki farkliligin % 0.4 gibi diisiik

degere sahip olmasi iken dezavantaji olarak sahip oldugu ayna-lens-kamera sisteminden

oOtiirii alan bagimliligina sahip olmasi sdylenebilir.

- Radyasyon Kaynag
E

Kolimator

X s

—————— X s dénstarici
sintilator

Aoyma
Kamera+lens
Ekran
Kamera Frame T
| vokatavies [ —

Sekil 2-13: Kamera tabanli EPID sisteminin sematik gosterimi

iii) Amorf Silikon (aSi) EPID'ler
a) Genel Bilgiler

Aktif matrikse sahip diizlem panel gériintiileyicisi olan AFMPI (aktive matrix flat
panel imaging) EPID'ler 1980'lerde gelistirilmeye baslanmistir. Giiniimiizde oldukca
popiiler olan a-Si EPID, 1987 yilinda Michigan Universitesi ve Xerox PARC tarafindan
gelistirilmistir. 2000 yilinda Varian Medical Systems (Palo Alto, CA) tarafindan “Portal
Vision aS500” olarak sunulmustur. aS500 ve arkasindan gelen aS1000 yiiksek
¢Oziinlrliklii indirekt dedektorlerdir. aSi indirekt dedektér olan aSi EPID'de X
1sinlarinin metal tabaka ve sintilator materyal ile etkilesimi sonucu foton yayimlanir. Bu
yaklasimin temel amaci (direkt dedektorlerden farkli olarak) DQE (Dedektiv Kuantum

Etkinligi)'yi arttirmaktir.



27

Sekil 2-14: aS1000 EPID ile alinan AP Toraks, AP Pelvis ve Lateral Pelvis Goriintiileri

aS1000 dedektor kasedi 1smnin  zikzakli gitmesini saglayacak tabakalardan
olusturulmustur. Tabakalardan ilki 9mm'lik elektronik devre elemanlarini koruyucu ve
sonrasinda 1mm'lik bakir tabakadan yapilmistir. Bu tabaka ile X 1sminin etkilesimi
fotoelektronlarin kaynagidir. Ayrica bu plakada diisiik enerjili 1s1nlarin sogrulup, yiiksek
enerjili 1sinlar i¢in buildup bolgesi olusuturulmas: hedeflenir. X 1sinlari ve
fotoelektronlar, gadolinyum oksiilfit (Gd,O,S) fosfor tabakaya g¢arparlar. Goriiniir 151k
ortaya ¢ikar ve dedeksiyon tabakasini etkiler. Fotodiyotlar gelen 15181 yiike ¢evirirler.
Okuma sirasinda TFT iletken hale gelir ve akim gecisine olanak saglar. Okunan akim
sonucunda ham EPID goriintiisii elde edilir. Fotodiyotlar; 1mm'lik cam yiizeyinin
tizerindeki ince film transistoriinden (TFT) olusmaktadir. Herbir imaj pikseli aSi
fotodiyot ve ince film transistoriine karsilik gelmektedir. aS1000, 1024x768 piksel
elemant icermekte ve herbirisi 0.39 mm pitch degerine sahip oldugu icin 40x30 cm?
dedeksiyon alanina sahiptir. Son tabakada ise tekrar bir koruyucu tabaka kullanilmistir.
Kaset proksimal kisimda 16 mm kalinliginda elyafla giiclendirilmis plastik ile

korunmaktadir. Koruyucu tabaka, dedektore geri sagilan X 1simlarmni

etkileyebilmektedir.
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Sekil 2-15: Amorf silikon EPID tabakalar

Gorilintiileme amaglh tasarlanmasina ragmen EPID, dozimetrik olarak da
kullanilabilmektedir. Tipki filmlere olan ustiinligii gibi hizlica sonug¢ verebilmesi
EPID'in avantajlar1 arasinda sayilmaktadir. Sayisiz ¢alisma aSi EPID'in dozimetrik
ozelliklerini gbz oniine sermektedir. EPID'in doza olan cevabi stabil olmakla beraber
maksimum %2 farklilikla kisa ve uzun donem tekrarlanabilirligi bulunmustur (28).
Ayrica doz cevabi; doz orani ve integral dozdan bagimsizdir. Bu &zellikleriyle EPID;
tedavi onceside, transit ve in-vivo dozimetride kullanilabilmektedir (28).

Artan ilginin aksine, EPID dozimetrisinin kullaniminda bir orantisizlik
bulunmaktadir. Daha kompleks ve kullanigh olan transit ve in-vivo dozimetri sadece
birkag tiniversite ve tip merkezinde kullanilmaktadir. Bunun sebeplerinden birisi EPID
ireticilerinin dozimetriden daha ¢ok radyografik goriintiilemeye agirlik vermeleridir. Bu
noktada primer amac¢ en az dozla en iyi goriintliyli elde etmeye ¢alismaktir. Bakir ve
Gd,0,S gibi yiiksek atomik numaraya sahip materyaller bu amagla kullanilmaktadir. Bu
sebeple EPID dokuya esdeger malzeme olmaktan uzaklagmaktadir. Dokuya esdegerlik;
ayni efektif atom numarasi, gram basina elektron yogunlugu ve kiitle yogunlugunu
icermektedir. Bu sebeple EPID, belirgin bir enerji bagimlilig1 (6zellikle 1 MeV'den
diisiik enerjilerde) sergilemektedir. Bu durum EPID'in yiiksek atom numarasindan
kaynaklanmaktadir. Bu yiizden EPID'deki dozimetri ¢ok fazla d&nemsenmemektedir
(29).

EPID dozimetrisi buildup ve geri sa¢ilmadan dolay1r komplike bir yapiya sahiptir.
Dedeksiyon tabakasit 8 mm'de bulunmakta olup bu mesafe linaklarin megavoltaj

mertebesindeki X 1sinlarinin buildup bolgesindedir. Bu bolgede uzaklikla doz ¢ok hizli
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olarak degistigi i¢in data elde etmek uygun degildir. Arastirmacilar buildup bolgesinde
ek materyaller kulaniminin dozimetride tercih edilmesi gerektigini one siirmektedirler
(29). Ol¢iim noktasii daha stabil bir noktaya kaydirmak teorik olarak hasta orjinli
diisiik enerji sagilmasin1 da azaltacaktir. Diger onerilen donanim modifikasyonu ise
dedeksiyon tabakasindan giren geri sagilmig radyasyonu Onlemeye yonelik ek zirh
materyalidir. Geri sa¢ilma EPID'in mahfazasi, robotik kolu, motorlar1 ve kablolarindan
kaynaklanmaktadir. Bu materyaller Olgiilen dozda %35-6.5 arasinda hataya sebebiyet
vermektedirler (30).

Yazilim Ozellikleri, Ornegin goriintiileyicinin  kalibrasyonu, dozimetri i¢in
istenmeyen sonuglara yol acabilmektedir. Bu kalibrasyon EPID piksel duyarliligini
hesaba katmak icin tasarlanmistir. En yaygin teknik biitliin goriintiileyiciyi 1sinlayarak
herbir pikselin cevabini ortalama olarak esitlemektir. Bu durum ise dozimetride hatalara
yol acabilir. Clinkii linakin sahip oldugu diizlestirici filtreden otiirii merkezi eksenden
radyal uzakligin fonksiyonu olarak 1simn yogunlugu degismektedir. Bu yiizden perifer
bolgede bulunan piksellerde asir1 diizeltme yapilmaktadir. Goriintiileme i¢in ihmal
edilebilen bu durum dozimetride ¢ok 6nemlidir.

Bu donanim ve yazilim komplikasyonlarina ragmen karsilasilan zorluklar asilamaz
durumda degildir. EPID'in goriintiillemede ve dozimetrideki aragtirmalart devam
etmektedir.

Amorf silikon ve amorf selenyum diizlem panel dedektorleri olmak iizere iki sekilde
tasarlanmiglardir. Her ikisi de diger EPID tiirlerine nazaran daha iyi goriintii kalitesi
saglamaktadirlar. Amorf selenyum EPID'in diger dizaynlara gore farkliligi metalik bir
tabakaya (fosfor tabaka) ihtiya¢ duymaksizin X 1sinmi1 dedekte edebilen selenyum
fotokondiiktorlere sahip olmasidir.

Amorf silikon veya selenyum sistemler radyasyona duyarliliklari yoniiyle biiyiik

avantaj saglarken kolayca fiziksel zarar gorebilmeleri dezavantajlaridir.

2.6.3.3. Goriintii Kalitesini Tamimlayan Baz1 Parametreler
a) Modulasyon Transfer Fonksiyonu (MTF)

Bir goriintiileme sisteminde ayirma giicti ve kontrastin, goriintiiye birlikte etkisinin
Olciilmesinde kullanilan yontem modiilasyon transfer fonksiyonudur ve kabaca kayit
edilen bilginin gelen bilgiye oranidir. Bir goriintiileme siteminin girisine ayni genlikte

fakat farkli frekanslarda bir giris bilgisi uygulanirsa, goriintiileme sisteminin ¢ikisinda
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elde edilen bilginin genligi yiiksek frekanslara gidildik¢e diiser ve sonunda sistemin
minimum c¢ikis verdigi bir siira ulasilir. Bu nokta, sistemin ayirma giicliniin sinirini
(Nyquist frekansi) vermektedir (31).
b) Dedektiv Kuantum Etkinligi (DKE)

Dedeksiyon kuantum etkinligi, goriintiileme sisteminin goriintii kalitesini bir biitiin
olarak ifade eden temel parametredir. Dedeksiyon kuantum etkinligi kabaca, dedektoriin

¢ikisinda 6l¢iilen sinyal-giiriiltii oraninin giristeki sinyal giiriiltii oranina oranidir (32).

2.7. iki Boyutlu (2B) doz dagihmlarinin karsilastirilmasinda kullamlan metotlar

Geometrik korelasyon ve tek nokta dozun belirlenmesi basitligine sahip olan
nokta doz 6l¢iimiiniin aksine, EPID, radyografik veya radyokromik film gibi iki boyutlu
Olciim yapan dozimetrilerin l¢iim sonuglarinin degerlendirilmesi belirli bir bilgi ve
deneyim gerektirmektedir. YART’de olgiilen ve tedavi planlama bilgisayariyla
hesaplanan iki boyutlu doz dagilimlar1 arasindaki uyumu belirleyip degerlendirebilecek
0zel dogrulama yazilim programlarina gereksinim vardir. Standart degerlendirme
programlar1 sogrulan ve bagil izodoz ve profilleri kapsamaktadir. Yani hesaplanan ve
olgiilen profiller iist Giste bindirilerek karsilagtirma yapilir. Halbuki YART iki boyutlu
doz dagilimlarinin degerlendirilmesi i¢in daha kapsamli yazilim programlari
gerekmektedir. Bazi arastirmacilar tarafindan bu durum arastirilmis ve 1998’de Low ve
arkadaglari, 2003’te ise yine Low ve Dempsy tarafindan ilk kez halen YART de en sik
kullanilan dogrulama yazilim programi olan gamma indeks metodu ileri siirtilmiistiir
(33).

Gamma indeks metodu olgiilen dozu referans olarak kullanip doz farki ve doz
mesafe uyumuna (DTA) dayanarak hesaplama yapan bir degerlendirme yontemidir.
DTA herhangi bir noktada 6l¢iilen doz ile hesaplanan dagilimda bu doz degeriyle ayni
degere sahip olan hesaplanmis doz noktasi arasindaki mesafedir. Doz dagilimlarinin
degerlendirilmesinde doz farki (dose difference) ve DTA birbirini tamamlayan iki
parametredir.

Gamma indeks metodunda Olcililen deger referans, hesaplanan dagilim ise
dogrulugu kanitlanacak data olarak almip karsilastirma yapilir. Asagidaki sekil

kullanilarak matematiksel olarak bu metot agiklanabilir.
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Sekil 2-16 : Doz farki(dose difference) ve DTA(distance to agreement) testlerinin
doz dagilim degerlendirme Kkriterlerinin geometrik gosterimi a) iki boyutlu, b) tek

boyutlu gosterim

Yukaridaki sekilde doz farki parametresi ADy ve DTA ise Ady ile
gosterilmektedir. Doz farki ve DTA parametrelerinin degerleri klinikten klinige
degismekle birlikte genelde ADy = %3 ve Ady = 3 mm olarak alinmaktadir.

Sekil 2.25(a) iki boyutlu doz dagilimi degerlendirmesi icin yapilan analizin diyagram
olarak gdsterimidir. Burada gosterilen diyagram tek bir 6l¢iim noktasi ry, i¢in yapilmis
olup tiim bu hesaplama tiim 6l¢im noktalar1 i¢in karsilagtirma isleminde tekrarlanir. x
ve y eksenleri hesaplanan dagilimin r; 6l¢giilen doz degerine gore bagil olarak uzaysal
lokalizasyonunu verir. Ugiincii eksendeki (8) ise dlgiilen [Dp(rm)] ve hesaplanan [De(rc)]
dozlar arasindaki farki gostermektedir. DTA parametresi (Adyy yarigapt Ady olan re—
rm diizleminde bir disk tarafindan gosterilmektedir. Eger yiizey dagilimi De(rc) disk ile
kesisirse DTA kabul limitleri i¢inde kalir ve o noktada hesaplanan doz DTA testini
gecer. Dikey ¢izgi ise doz farki testini gostermekte olup uzunlugu 2ADy’dir. Eger
hesaplanan yiizey dagilimi ¢izgiyi gegerse dlgiilen doz noktasinda hesaplanan deger doz
farki (DD) testini gegmis olur. DTA ve DD kabul kriterlerini es zamanli hesaplayarak
incelendiginde kalite indeksi y (gamma) tanimlanir. Gamma indeksine gore:

v(rm) < 1 ise hesaplanan deger geger,

v(rm) > 1 ise hesaplanan deger gegemez.
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3. GEREC VE YONTEM

3. GEREC VE YONTEMLER

3.1. Calismanin Sekli ve Yapildig1 Yer

Bu calisma 1U Tip Fakiiltesi Onkoloji Enstitiisii Tibbi Radyofizik Bilim Dal1 ve iU
Cerrahpasa Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nin ortak ¢alismast olup,
IU Cerrahpasa Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda tedavi gdrmiis
hastalarin BT goriintiileri, planlama verileri ile klinikte bulunan cihazlar kullanilarak

gerceklestirilmistir.

3.2. Arac ve Gerecler

Kullanilan arag ve geregler asagida verilmistir:
e Varian Clinac iX Lineer Hizlandirici
e GE LightSpeed™ RT™ Bilgisayarli Tomografi
e Eclipse Versiyon 8.6 Tedavi Planlama Sistemi
e RW3 su esdegeri kat1 fantom
e  Wellhofer Scanditronix FC65-P iyon odasi
o Wellhofer Dose 1 Elektrometre

e Kodak X-Omat V (XV) radyografik film

3.2.1. Varian Clinac iX Lineer Hizlandirici

Clinac iX (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA) lineer hizlandiric1 6, 9, 12, 15,18
MeV enerji seviyelerinde elektron ile 6, 15 MV enerjili foton demetlerine sahiptir.
Cihazda 120 adet multilif kolimatoér bulunmaktadir. Multilif kolimatérler ortada 0,5 cm
kalinlikta 40 adet, devaminda 1 cm kalinlikta 10 adet seklinde dizilmislerdir (Sekil 3-1).
10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45° ve 60°’lik dinamik kamalara (Enhancement dynamic wedge,
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EDW) ve 15°, 30°, 45°, 60°’lik mekanik kamalara sahiptir. 6x10 cm? 10x10 cm?,

15x15 cm?, 20x20 cm? ve 25x25 cm?’lik standart alanli elektron aplikatorleri mevcuttur.

Sekil 3-1: Clinac iX model lineer hizlandirict multilif kolimator goriiniimii

YART ve 3BKRT tedavilerine imkan veren cihazda megavolt (MV) goriintiileme ve
portal dozimetre (Portal Vision™ aS1000, Varian Medical Systems, Palo Alto, CA)
yapilmasini saglayan sistem monte edilmistir (Sekil ). Ayrica tedavi aninda tedavi
alanlarinin goriintiilenmesine olanak saglayan kilovolt (kV) X 1s1n1 lireten bir tiip ve
gorintiileyici ekran da (On Board Imager, OBI, Varian Medical Systems, Palo Alto,
CA) lineer hizlandirici cihazina monte edilmistir (Sekil 3-2). OBI ayrica CBCT (Cone
Beam Computed Tomography) goriintiilemesine de imkan saglar. Bu 6zelliklerin yani

sira cihazin Real-time Position Management™ (RPM- Varian Medical Systems, Palo
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Alto, CA) donanimi ile tiimor hareketiyle es zamanli 1s1nlama yapilabilmektedir.

Sekil 3-2: Clinac iX model lineer hizlandirici

3.2.1.1. aS1000 EPID

aS1000 EPID, Varian Clinac iX lineer akseleratériine monte olan robotik kol (the
Exact Arm) vasitasiyla 3 boyutlu olarak hareket edebilmektedir. The Exact Arm , imaj
dedektor {nitesini (IDU) hareket ettirmede kullanilmaktadir. Bu sayede IDU;
uzunlamasina +24 c¢cm/-20 cm, lateral olarak +-16 cm, vertikal olarak izosentrin 2,5 cm
tizerine ¢ikip 82 cm altina pozisyonlanabilmektedir (34). IDU'nun duyarli bolgesi (aktif
matriks) 30cm x 40 cm dir. Aktif matriks 1024x768 pikselden olusup her bir piksel 0.39
mm x 0.39 mm dedektdr ylizeyine sahiptir.

aS1000 bir amorf silikon diizlem panel goriintiileyicisidir ve 4 ana boliimden
olusmaktadir: (1) Build-up bélgesi olusturan ve sagilan radyasyonu absorplayan 1
mm'lik bakir (Cu) levha. (2) Gelen radyasyonu optik fotonlara ¢eviren terbiyum (Tb)
katkili gadolinyum oksiilfat (Gd;O,S:Tb)'tan yapilan 0.34 mm kalinlikta sintilatér
ekran. (3) Her bir pikselin fotodiyot ve ince film transistoriinden (TFT) olustugu piksel
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matrix. (4) Transistorlerden gelen ¢ikis sinyalinin goriintiiye ¢evrildigi elektronik devre.

Sekilde goriintiileyicinin semas1 goriilmektedir.

2 5 8

Bakar

1.0

0.34

Gadelinyum Oksiilfit

Fotodiyot ve TFT'ler

Sekil 3-3: aS1000'in sematik goriiniimii. Birimler mm cinsinden olup yukaridaki
egimli oklar gelen radyasyonu temsil etmektedir.

Goriintiileyici koruyucu bir plastik kapakla ¢evrelenmistir. Koruyucu kapak
ve metal levha arasinda hava boslugu bulunmaktadir. Koruyucu kapak efektif 6l¢iim
noktasindan 3 cm yukarida bulunmaktadir. Aktif matrixteki build-up bdlgesi 8 mm suya

esdegerdir.

3.2.2. GE LightSpeed™ RT* Bilgisayarh Tomografi
RT’de kullanilan bilgisayarli tomografi (BT) cihazlari, radyolojide kullanilan BT
cihazlarindan farkli olarak masa diizliigii, gantri genisligi ve lazer sistemi bakimindan
tedavi cihazlar ile uyumlu olarak dizayn edilmislerdir. Cok kesitli BT cihazi olan
LightSpeed™ RT* 80 cm’lik gantri genisligine sahiptir. 1611 dedektor yapisi sayesinde
tek seferde 2 cm’lik kalinlig1 goriintiileyebilmekte ve 1,25 mm kesit kalinhiginda yiiksek

¢oziinlirliige sahip goriintiiler alinmasina olanak saglamaktadir (Sekil 3-4).
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Sekil 3-4: LightSpeed™ RT® BT

3.2.3. Eclipse Versiyon 8.6.17 Tedavi Planlama Sistemi

Varian (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA) “Eclipse versiyon 8.6.17” tedavi
planlama sistemi Windows tabanli olup BT aygitindan aktarilan goriintiileri ve RT
aygitlariin dozimetrik-mekanik verilerini igerir. Hedef hacimde ve normal dokularda
olusan doz miktarin1 kontrol edebilme olanagi saglayan sistem, ii¢ boyutlu doz dagilimi
goriintlileyebilmekte, doz-voliim histogrami1 olusturabilmekte ve bircok RT
tekniklerinin uygulanabilirligini saglayabilmektedir. Caligmada kullanilan lineer
hizlandiricinin verileri planlama sistemine yiiklenmis olup yapilan planlamalar tedavi

aygitina aktarilabilmekte ve bire bir uygulanabilmektedir. Tedavi planlama sistemi;

e 3BKRT(Forward/inverse), YART, 4B RPM(Real-Time Position Management)
ve ARK plani olusturabilme,

e Portal doz hesabi i¢in kernel convolution hesaplama algoritmasini kullanabilme,

e BEV (Beam’s Eye View-kullanicinin hedefleri ve riskli organlar1 kaynaktan
goriiyormus gibi bakmaksina olanak saglayan ozellik) ve DRR (Digitally
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Reconstructed Radiography-dijital olarak olusturulmus radyografi) goriintiileri
olusturabilme,

e Isin acgist optimizasyonu yapabilme,

e BT, PET ve MR goriintiilerini kullanarak fiizyon yapabilme,

e Transvers, sagital, koronal diizlemlerde goriintii ve doz dagilimi olusturabilme,

e Foton demetleri i¢in ve “Pencil Beam Convolution ve Analytical Anisotropic
Algorithm”, elektronlar i¢cin “Monte Carlo”doz hesaplama algoritmalarini

kullanabilme 6zelliklerine sahiptir.

3.2.4. RW3 Su Esdegeri Kati Fantom
RW-=3 kat1 su fantomu (PTW, Freiburg, Germany), yiiksek enerjili radyasyon
tedavisi dozimetrisinde kullanilan, beyaz polistren’den yapilmis, %2 TiO igeren,
fiziksel yogunlugu 1.045 g/em?®, elektron yogunlugu 3.43x10%° e/cm® (su:3.343x10%
e/cm?) olan bir fantom materyalidir. Co-60’dan 20 MV foton ile 4 MeV’ den 25 MeV
elektron 1s1n enerjisi araliginda 6l¢iim yapilacak sekilde tasarlanmistir. Boyutlar1 40 cm

x 40 cm’dir ve 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarindaki levhalardan ibarettir.

=
Sekil 3-5 : RW3 su esdegeri kat1 fantom

3.2.5. Wellhofer Scanditronix FC65-P Iyon Odasi

Foton ve elektron hiizmelerinin absolut dozimetrisinde kullanilir. Dis elektrodu

POM (polioksimetilen), i¢ elektrodu ise aliiminyumdan yapilmistir. Nominal voliimii
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0.65 cm®, toplam uzunlugu 23.1mm, silindirin i¢ ¢apt 6.2 mm’dir. 1 mm ¢apinda i¢

elektrodu olan iyon odas1 3.9 mm build-up kep ile Co-60’da havada 6l¢iim yapmaya da

uygundur.
2.7
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Sekil 3-6: (a) FC65-P silindirik iyon odas1 (b) Sematik gosterimi

3.2.6. Wellhofer Dose 1 Elektrometre
X-1s1m1 ve elektron 111 dozimetrisinde doz ve doz hizinin Olgililmesinde
kullanilan yiiksek dogruluklu dozimetredir. Doz, doz hizi, ortalama doz hizi, MU
(monitor unit) basina doz, akim ve yiik ekranda goriilebilir. Yaklasik 40 adet iyon odas1
ve diyotun kalibrasyon faktdrleri, fiziksel, geometrik parametreleri depolanabilir. = 500

V bias voltajinda calisma imkani1 vardir.

Sekil 3-7: Wellhofer Dose 1 Elektrometre
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3.2.7. Kodak X-Omat V (XV) radyografik film
Film dozimetri ve rolatif dozimetri islemlerinde kolay uygulanabilir ve hizli 6l¢iim
alinabilir bir sistemdir. Ayn1 zamanda yiiksek uzaysal ¢6zliniirliigiine sahiptir ve stirekli doz
dagilimin saglar (AAPM, 1983). Film, yapilan oransal dozimetri islemlerinde, diyot ve
iyon odasi yerine kullanilabilir. Film, 3 Oonemli katmandan olusur. Bunlar film tabani,
emiilsiyon katmam ve koruyucu tabakadir. Film tabani, duyarli emiilsiyon tabakasi i¢in
gerekli olan fiziksel dayanagi saglar. Kalinligi genelde 150 pum civarindadir. Taban
genellikle polyester gibi plastik maddelerden yapilmistir. Isig1 miimkiin oldugunca ¢ok
gecirmeli, gorlintiiyli etkilememelidir. Emiilsiyon katmani, Kalinligr 10 pum olan katman
jelatin ve giimiisten olusur. Jelatin, giimiis halojeniir kristallerini kiimelenmeden homojen
sekilde tutmaya ve banyo eriyiklerinin emiilsiyon tarafindan emilmesini saglar. Glimiis
halojen, emiilsiyonun 151k ya da radyasyona duyarli kismini olusturur. Ag+, Br-, I- iyonlar1
igerir. Koruyucu tabaka, emiilsiyonun fiziksel darbelere karsi korunmasimi saglayan

emiilsiyon iizerine kaplanmuis jelatinden yapilmis ince bir tabakadir.

3.3. Yontem

3.3.1. EPID Kalibrasyonu
Elektronik portal goriintiileme cihazlarmin, elde edilecek olan goriintiiniin klinik
kosullarina gore kalibrasyonu yapilmalidir. EPID kalibrasyonu, elde edilmek istenen
gorlintiinlin arka planindaki giiriiltiiyi gidermek ve sistemin verdigi uzaysal cevabi

sabitlemek amaciyla yapilir.

3.3.1.1. Gériintiileyicinin Kalibrasyonu

Dedektor, dark field (151 verilmeksizin) ve flood field (151 verilerek) goriintiileri
alinarak kalibre edilir. Dark field radyasyon verilmeksizin ortalama olarak 30 framede
alinir. Dark field kalibrasyonu piksellerde radyasyon olmadigi andaki akimi tespit
etmek icin yapilir. Flood field ise EPID'in aktif dedeksiyon bolgesinden daha biiyiik
alana radyasyon verilerek (elektronik devreler radyasyon almayacak sekilde) ortalama
olarak 50 framede alinmaktadir. Flood field kalibrasyonu pikseller arasi farklilig

belirlemek amaciyla yapilir.
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Sekil 3-8: Dark Field&Flood Field

Flood Field kalibrasyonu 1sin ekseni digindaki farkliliklart hesaba katmaz. Isin
profili, aktif matriks alaninin kalinligindan dolay: (yaklagik olarak 8mm suya esdeger
materyal) Kkarakteristik boynuzlar sergileyebilir (Podgorsak 2003). Bu durum
dozimetride %S5'e varan hatalara yol a¢maktadir. Hatayr gidermek icin asagidaki

diizeltme kullanilir:

e m
Dark Field ;

3 Flood Field 3

Diizeltilmis imaj i
Alnan
imaj ]

ort

Sekil 3-9: Alinan EPID goriintiisiiniin diizeltilmesi

Burada elde edilen goriintiiniin piksellerini diizeltmek i¢in alinan goriintiiden dark
field ¢ikartilir. Daha sonra goriintii elde etme kosullarinda kalibrasyonu yapilan flood

field'a boliinerek ortalama flood field ile ¢arpim islemi yapilir.
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EPID KALIBRASYONU
EPID Olgliimii iyon Odasi Ol¢timii
6 MV 6 MV

1Y
L4
I
L4

100 cm SDD
100 cm SDD

10cmx10cm Alan 10cmx10cm Alan

-------------------------------- 1.5cm

Sekil 3-10: Kalibrasyon Seti

Doz kalibrasyonu isleminin amaci ise EPID'i farkli dozlar i¢in kalibre etmektir.
Olgiimlere baslamadan &nce linak output kalibrasyonu AAPM TG 51 protokoliine gére
yapilir (IMU=1cGy). Portal goriintiileyici cihaz, dozu kalibrasyon birimi (CU)
cinsinden vermektedir. Kalibrasyon; SDD=100 iken, 10x10 cm?lik alana 100 MU
verilip 1 CU'ya karsilik gelecek sekilde yapilir. Bu durumda normalizasyon, referans
kosullarda 1CU=1Gy'e karsilik gelmektedir.

3.3.1.2. Portal Doz Hesaplama (PDC) Algoritmasinin Konfigiirasyonu

PDC algoritamsinin konfigiirasyonu i¢in 3 dl¢iim gereklidir:spesifik test alani, output
faktorleri ve 151n yogunluk profili (Vision documentation, 2005). Test alan1 ve output
faktorleri 6l¢iimii EPID ile yapilabilirken, 151n yogunluk profili TPS'de var olan
verilerden alinabilir.

Test alan1 PDC konfigiirasyonu i¢in Varian tarafindan 6zel olarak tasarlanmistir.
"optimal fluence" olarak tanimlanan test alani, en ideal modiilasyonda bulunmaktadir.
Ormegin dMLC'in fizksel ve mekanik limitasyonlar1 hesaba dahil edilmez (Vision
documentation, 2003b). TPS, optimal fluence dosyasi ile en olas1 fluence'yi olugturmak

icin dAMLC hareketlerini hesaplar. Test alan1 sekilde goriilmektedir.
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Sekil 3-11: Test alanlar1 a)Olciilen b)Hesaplanan

Bu alan &l¢iim sonucunda, PDC algoritmasinin kernel hesabi i¢in kullanilir. Olgiim
islem yapilacak olan enerjide SDD 100 ve 140 cm'de 145 MU verilerek yapilir.

Output faktorleri 3x3 cm?lik alandan 28x38 cm?lik alanlar icin (biiyiik alanlarda
kolimatdr 90° yapilarak) SDD 100 ve 140 cm'de tek tek Olciilmiistiir. Eclipse TPS'de
bulunan "dose profile tool" 6zelligini kullanarak elde edilen goriintiiniin merkezindeki

okuma degeri girilir.

3.3.2. EPID'in Kalite Temini i¢cin Gerekli Olan Parametrelerin Arastirllmasi
EPID sistemlerinin optimal olarak ¢alisabilmesi i¢in; hiizme enerjisi, doz hizi, alan
biyiikligi, buildup etkisi, gantri agist1 ve hasta-dedektér mesafesinden gelen
kalibrasyon faktdrleri belirlenmelidir.

Burada yapilan tiim 6l¢iimler 3'er kere tekrarlanarak sonuglarin ortalamasi alinmistir.
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Sekil 3-12 :EPID'de kalite temini parametrelerinin incelenmesi

3.3.2.1. Buildup Etkisi

aS1000 EPID'in dozimetrisinde buildup etkisini degerlendirmek amaciyla dedektor
yiizeyine farkli kalinliklarda su esdegeri fantom (RW3 kati su fantomu) materyali
konularak 6 MV enerji degerinde 6l¢iimler alindi. Gantri ve kolimatoér 0° pozisyonuna
getirilip alan boyutu 20x20 cm? agilarak SDD 100 cm mesafede iken EPID yiizeyine
herhangi bir materyal konulmadan ve 0.5, 1, 1.5 cm kalinliginda fantom konularak
herbir dl¢ciimde 100 MU verilerek 1sinlama yapildi. Eclipse TPS'de 1sinlanan alanin

izosentrindaki CU degeri okundu.

Sekil 3-13: 1 em'lik buildup materyali ile 6l¢iim yapilmasi

3.3.2.2. Doz Lineeritesi

EPID'in lineeritesini saptamak i¢in SDD 100 cm'de 15x15 cm? 191k alani acilarak 6
ve 15 MV enerjiler i¢in farkli MU'lerde 6l¢timler alindi. EPID; dakikada 300 MU'luk
sabit doz hiz1 ile gantri ve kolimator 0° iken 4, 8, 10, 50, 100, 150, 200, 250, 300 ve 400
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MU verilerek 1sinlandi. Her bir 6l¢iim degerine karsilik gelen izosentirdaki CU degeri
okundu. Ayn1 zamanda dozun MU ile lineeritesini verifiye etmek icin iyon odasi ile de

SDD 100 cm'de olgtimler tekrarlandi.

3.3.2.3. Alan Bagimhihg:

6 MV enerji icin SDD 100 cm'de 5x5 cm®den 27x27 cm®ye olan kare alanlar i¢in
dlgiimler alindi. Olgiimler sabit doz hiz1 (300 MU/dk) ile 100 MU verilerek yapild.
TPS'den izosentirdaki CU degeri okundu. Ayni zamanda iyon odasi ile de SDD 100
cm'de ayni alan ebatlari igin Slgiimler tekrarlandi. Her bir deger 10x10 cm? alana gére

normalize edildi.

Sekil 3-14: EPID'in alan bagimhih@inin incelenmesi

3.3.2.4. Doz Hiz1 Bagimhihig1
EPID'in doz hizina olan bagimliligi degerlendirmek icin literatiirde iki farkli yol
bulunmaktadir:
i) SDD 100 cm mesafesini sabit tutarak linakin doz hizin1 degistirmek.
i) SDD mesafesini degistirirken doz hizin1 sabit tutmak.
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Caligmada ikinci yol olan sabit doz hiz1 ile (300 MU/dk) farkli SDD mesafelerini
kullanarak (100, 110, 120, 130 ve 140 cm SDD) 15x15cm?lik alana 6 MV enerjide 100
MU verilip CU degerleri okunmustur. Okunan degerler ters kare kanuna gore

diizeltilerek SDD=100 cm mesafesinde okunan deger ile karsilastirilmistir.

3.3.2.5. Gantri Acis1t Bagimhihg

Gantri rotasyonunundan kaynaklanan mekanik stabiliteyi degerlendirmek i¢in EPID,
12 esit aralik olacak sekilde 0° ve 360° arasindaki acilarda 1sinlandi. Olgiimler 10x10
cm?lik alana sabit 100 MU verilerek 0 derece kolimasyonda yapildi. Okumalar diger

Ol¢timlerdeki gibi izosentirda alinmistir.

Sekil 3-15: Gantri 120”de EPID él¢iimii

3.3.2.6. Hafiza Etkisi

Dedektor elemanlart yiikii ardisik olarak okur ve sinyale ¢evirir. Fakat yiik aktarimi
her ne kadar kontrollii yapilsa da bir dnceki etkilesim bir sonraki okumay1 etkiler ve
buna hafiza etkisi denir. Hafiza etkisi goriintii kalitesini olumsuz olarak etkiler. EPID'de
hafiza etkisini incelemek amaciyla van Esch ve ark.'larinin ¢alismasina benzer sekilde

isinlama gergeklestirildi(35). 5x5 cm”lik alanda ve 20x20 cm”lik alanda 100 MU
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verilerek alan goriintiileri alindi. Gorlintliler arasinda 15 saniyelik zaman farki
bulunmaktadir. Karsilastirma amacli olarak birka¢ dakika sonra 20x20 cm?lik alan
isinlanmistir. . 20x20 cm?lik alanlarmn  CU degerleri izosentir noktasinda

degerlendirilmistir.

3.3.3. YART Verifikasyonu

3.3.3.1 Hasta Planlarinin Secimi
Klinigimizde YART almis 10 adet prostat hastasinin, BT goriintiileri ve YART
planlar1 kullanildi. Hastalarin hedef hacim (PTV) ve saglikli organlari radyasyon

onkologu tarafindan ICRU 50 ve 62 raporlarina gére konturlandi.

3.3.3.2. YART Planlarinin Olusturulmasi

10 hastaya hedef hacim olan PTV ig¢in tanimlanan dozun verilip ve hedefin
cevresindeki saglikli organlarin miimkiin olabildigince korunmasinin amaclandig
YART planlamalar1 Eclipse versiyon 8.6.17 tedavi planlama sisteminde (TPS) tersten
planlama (inverse planning) segenegi kullanilarak olusturuldu. Herbir planlama igin 6
MV foton enerjisi, dakikada 300 MU doz hizi, tiimor yerlesimine gore 7 farkli gantri
agis1 (00,500,1000,1400,2200,2600,3100), tanimlanan hedef organlarin ve riskli organlarin
doz smirlamalar1 (constraints) ile Oncelikleri (priority) tarafimizdan verilerek Eclipse
TPS’nin  YART optimizasyonu ¢alistirildi. Verilen 6zellikler dogrultusunda en uygun
tedavi plani, sistemin tersten planlama algoritmasi tarafindan olusturuldu. Isinlama

teknigi olarak dinamik multilif kolimatdrler kullanild.



47

Sekil 3-16:Prostat YART plan1 degerlendirmesi

3.3.3.3. Multilif Kolimator Kabul Testleri

Olusturulan doz dogrulama planlar1 1ginlanmadan Once lineer hizlandirict ve
multilif kolimatorlerin lif pozisyonlarmin dogrulugu kontrol edilmelidir. Bu amagla lif
pozisyonlarinin dogrulugu igin sistemde mevcut olan bahge ¢iti testi yapildi. Bu test i¢in
X=10 cm, Y=40 cm olacak sekilde alan agilarak, gantri 0°, kolimator 90° ve kaynak
film mesafesi (KFM) 100 cm’ye ayarlanarak 6l¢iim seti kuruldu. Gafchromic EBT filmi
dmax derinliginde (6 MV i¢in 1.6 cm'de) kat1 su fantomlar1 arasina 1sin gelisine dik

olarak yerlestirildi. 300 MU ile 1sinlama gerceklestirildi.
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Sekil 3-17:Bahge citi Testi

3.3.3.4. EPID ile Herbir Alan Doz Dagiliminin Hesaplanmasi

Herbir hasta i¢in yapilan ve radyasyon onkologu tarafindan tedavi onayi verilen
YART planlari i¢in EPID'de 1ginlanmak iizere tek tek verifikasyon planlar1 olusturuldu.
YART planlart her alanin gantri ve kolimatdr agilart 0° (biiyiik alanlarda kolimator 90°
alinabilir) olacak sekilde Portal Dozimetry 8.6 programi ile hesaplatildi. Olusturulan

verifikasyon planlart Varian Clinac iX tedavi cihazina gonderildi.

Create Verification Plan - Select verification method

—Verify using
" Phantom

 Portal Dose Prediction

~ Source-Imager Distance {(IEC 61217)

Source-lmager Distance (SID) [cm]: | 100.0

< Back I Next = I Cancel Help

Sekil 3-18: YART planinin EPID’e aktarilmasi
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Create Verification Plan - Select parameters

[~ Plan Generation
@ Place all fields into the same verification plan

" Place each field into separate verification plan
¥ Split subfields into separate field
~ Field Geametry (IEC B1217)-

v Reset gantry to ||:| degrees

¥ Reset collimator to an| degrees
v Reset couch to |El degrees

~Tolerance Table-

™ Use tolerance table | j

< Back I Next = | Cancel | Help

Sekil 3-19: Verifikasyon parametrelerinin se¢ilmesi

a-Si (aS1000) dedektor sistemi SSD 98.75 cm, SDD 100cm olacak sekilde

ayarlandi. Olgiimler her hasta plami igin ayri ayr1 alindi ve degerlendirme Eclipse

TPS’de yapildi.

P—
Calculating Predicted Portal Images... 2 EC-020
; =88 01
Kernel convolution i
=8 QA
NNRENEER 1 1 phase Pros1

Abort —
= £ 1 phase Pros1

71 Reference Pnints

=@ Fields
=-» RN Field 1
- - Fluence

Calculating Predicted Portal Images... Pl B
i g2 Field 1
Calculating PSF = w/i Field 2
¢ - Fluence
‘-2 Field 2
B Field 3

=& Fluence

Sekil 3-20 : Tahmin edilen portal dozun hesaplanmasi
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Sekil 3-21: Verifikasyon planin 1sinlanmasi

3.3.3.5. Degerlendirme Kriterleri
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Calismada Portal Dosimetry programi tarafindan hesaplanan doz haritalari ile

EPID'de yapilan verifikasyon planlarinin elde edilen doz haritalart dozimetrik olarak

karsilastirildi. Kargilagtirmada EPID'in yaziliminda klinigimizin kabul kriteri olan doz
farki (DD) %3 ve kabul edilebilir mesafe (DTA) 3 mm kabul edilerek gamma indeksi
ile degerlendirme yapildi. Ayrica %4 DD,4 mm DTA ve %5 DD, Smm DTA igin

gamma indeks degerlendirmesi yapildi.

Dose Evaluation

Dose #1 (reference): GO

Type |Predicted Portal
Unit |CU
Location |Imager

Dose #2 (measured): G 0-1_1_1

Type |Acquired Portal
Unit |CU
Location |Imager

Sekil 3-22: Gamma index degerlendirmesi

Evaluation

Gamma Map

To modify the gamma evaluation parameters, invoke the function with the 'Ctrl' key

pressed

Label

Dose difference criterion [%]
DTA criterion [mm]

Threshold (fraction of max. dose)
Maximum gamma

Average gamma

Area gamma > 1.0 [%]

Value

3.000000
3.000000
0.000000
1.611074
0.089488
0.114547
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4. BULGULAR

4.1. EPID'in Dozimetrik Ozellikleri

4.1.1. Buildup Etkisi
Buildup materyali olmaksizin ve 0.5, 1, 1.5 cm kalinligindaki kat1 su fantomlari ile
okunan CU degerleri rolatif olarak karsilastirildiginda sonu¢ %2100.7, %99.4, %98.8

olarak bulunmustur.

4.1.2. Doz Lineeritesi
Sekilde 6 ve 15 MV i¢in verilen dozun fonksiyonu olarak EPID merkezinde 6lgiilen
doz kalibrasyon birimi (CU) cinsinden goriilmektedir. Ayrica yapilan regresyon
analizinde R>=0.9999 bulunmustur.

45 5
——15 MV
2 L 45
—EMV
-4
35
; L35
2 :
[¥] e
1
- |
125
=]
< . - 25
&
& 2 9
s ‘
gL
- 1,5
1
“ L1
05 A L o5
0 0
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450

Monitor Unit - MU

Sekil 4-1: 6 MV ve 15 MYV icin EPID'in doz lineeritesi
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Sekil 4-2:aS1000 EPID

4.1.3. Alan Bagimhhg
Herbir alan i¢in CU degerleri alan merkezinde okunmustur. EPID'de ol¢iilen CU
degerleri ve iyon odasi okumalar1 10x10 cm®lik alana normalize edilerek ¢izdirilmistir
(sekil ). EPID'deki CU degerleri iyon odasina gore (rolatif degerler {izerinden) 5x5, 7x7,
15x15, 20x20, 25x25, 27x27 cm?lik alanlar igin sirastyla -%0.4, -%0.1, +%0.4, +%]1,

+%1.2, +%1.3 oraninda farklilik gostermektedir.
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1,2

e EPID
1 / —ivon -

0,4

0,2

10x10 alana normalize EPID ve iyon
Odasi
o
an

O I I I I I
0 5 10 15 20 25 30

Alan Boyutu (cm2)

Sekil 4-3: 6MYV icin EPID ve iyon odasinin alan boyutuna gore degisimi

4.1.4. Doz Hiz1 Bagimhihg:
SDD 100, 110, 120, 130 ve 140 cm mesafeleri icin CU degerleri okunmustur.

Sonuglar klinikte rutin olarak kullanilan SDD 100 cm (300 MU/dk)'ye normalize
edilmistir. CU degerleri ters kare kanuna gore hesaplanmistir. SDD 110, 120, 130 ve
140 cm i¢in sirasiyla %0.4, %0.5, %0.8, %1.7 oraninda daha yiiksek CU degerleri

bulunmustur.
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1,02

1,015 /

=
O 101
Y
5 1,005 /__,,.
o
1
0,995 T T T T T T T
0 20 40 60 80 100 120 140 160
SDD mesafesi
Sekil 4-4: SDD mesafesi degisimi ile okunan CU degerleri
4.1.5. Gantri A¢is1 Bagimhihig
Farkli 12 gantri acisinda alinan 6l¢iimler sonucunda okunan CU degerleri -%0.2 ve
+%0.4 arasinda degiskenlik gostermektedir (Sekil ). Gantri 0° iken okunan deger 1'e
normalize edilmistir.
1,005
3
o 1 + .\.”./.\-/.\.\-/.\./.
® 0,995 | . . . . : : .
p 0 50 100 150 200 250 300 350

Gantry Acisl

Sekil 4-5: Gantri acis1 ve rolatif CU degeri
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4.1.6. Hafiza Etkisi
5x5 cm?'lik alandan 20 saniye sonra alinan 20x20 cm?lik alanin merkezinde okunan
CU degeri 1.085'ir. Birkag dakika sonra 1sinlanan 20x20cm?lik alanin CU degeri ise
1.077'dir. iki goriintii arasindaki hafiza etkisi degeri % 0.8'dir.

Sekil 4-6: Alan merkezinde okunan CU degeri

4.2. YART verifikasyon planlarinin EPID'de 1sinlanmasi

10 hasta i¢in daha 6nce anlatildig1 gibi olusturulan verifikasyon planlarinin, Varian
Clinac iX lineer hizlandiricisinda portal dozimetri dlglimleri yapildi. EPID ile elde
edilen doz haritas1 ile TPS’den alinan doz haritalar1 Portal Dosimetry yazilim
kullanilarak karsilastirildi. DD (%3, 4, 5) ve DTA (3, 4, 5 mm) kriterlerine gére gamma
indeksinde degerlendirme yapildi. Degerlendirme sonuglar1 asagidaki tabloda

verilmektedir.



Dose Evaluation,

Dose #! (reference): G 102

Dose #2 (measured): G 102:3_1_3

p—

Type |Predicted Portal
nit [cU

Location [Imager

Type |Acquired Portal
unit [cU

Location [Imager

Evaluation

[Gamma Evaluation| -

Gamma

presse:

Map
To modify the gamma evaluation parameters, invoke the function with the 'Ctrf key
d
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Label
Dose difference criterion [%]
DTA criterion [mm]

Threshold (fraction of max. dose)
Maximum gamma

Average gamma

Area gamma > 1.0 [%]

Value
3.000000
3.000000
0.000000
2304727
0.080124
0.165064

Sekil 4-7: Eclipse Portal Dozimetri yazilimi ile hesaplanan ve 6lciilen alanlarin gamma

index metoduyla degerlendirilmesi

# Prostate, Fatient (£C-020), () - Review

He EBdt Vew Tak Ocsmelry Took Window Wep

WO [Fmaranny| | A JUFQRQSR = (Wt

™ EC020 .

- [ 0A

(':j 1 phase Pros!

Nrodt110
Zragrito (IM
@2 !
- FVE:J

. Fiedd 4
 faet ;I

v Figld 1919

Feady

Sekil 4-8: Hesaplanan ve Olgiilen doz haritalarinin karsilastirilmasi

Sysien Adownistrator M



Hasta No Y ort(263,3mm) | Y ort(%4, 4mm) | ¥ ort(%5, 5mm)
1 0,130 0,028 0,004
2 0,343 0,084 0,025
3 0,117 0,025 0,006
4 0,229 0,032 0,007
5 0,217 0,029 0,008
6 0,121 0,02 0,002
7 0,184 0,046 0,008
8 0,157 0,039 0,005
9 0,153 0,035 0,005
10 0,200 0,029 0,007
Ortalama 0,185 0,036 0,007

Tablo 4-1: EPID ile olciilen doz haritasi ile TPS’den alinan doz haritalarinin

karsilastirma sonuclari
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Tablodan goriildiigii gibi 10 prostat YART plani i¢in bulunan ortalama gamma
degeri %3 DD ve 3mm DTA kriterleri igin 0.185, %4 DD ve 4mm DTA kriterleri igin
0,036, %5 DD ve 5mm DTA kriterleri i¢in 0,007 bulunmustur.

- e %]

Sekil 4-9: Olgiilen ve hesaplanan alan profillerinin karsilastirilmasi
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5. TARTISMA

Radyoterapide yiiksek dozlara ¢ikilarak maksimum tiimor kontroliiniin amaglandigi
YART planlamalarinda bircok parametre (kiigiik alanlar, farkli 1sin yogunluklari,
multilif kolimatorler, vs.) etkindir ve el ile MU hesabi 3BKRT’deki gibi
yapilamamaktadir. Bu nedenle YART planlarinin, tedavi Oncesinde dozimetrik
dogrulugunun klinik kalite temini programlarina gore mutlaka kontrol edilmesi
gerekmektedir (35,36,37). Bu kontroller i¢in kullandigimiz aS1000 elektronik portal
goriintiileme sisteminin kalite temini i¢in gereken parametrelerle birlikte dozimetrik
Ozellikleri arastirtldi. Ayn1 zamanda EPID'in YART plan verifikasyon islemleri igin

uygulanabilirligi arastirildi.

5.1. Dozimetrik Ozellikler

Yapilan oOl¢iimlerde ilk olarak EPID'in buildup materyaline ihtiyact olup
olmadigi incelenmistir. Ciinkii aS1000 EPID i¢in dedektore kadar olan mesafe, 0.8
cm'lik su esdegeri materyale karsilik gelmektedir. Bu amacla EPID'in {izerine 0.5, 1 ve
1,5 cm konularak olgiimler alinmistir. Alan merkezinde okunan CU degeri 0.5 cm
kalinligindaki buildup ile maksimuma ulasirken (%0.7); artan kalinlik ile okunan
degerin azaldig1 tespit edilistir. Herhangi bir buildup materyali olmadan yapilan
Ol¢limiin profili, maksimum okunan degerin profili ile uyumlu oldugu bulunmustur (%1
sinirinin altinda). Bu nedenle yapilacak olan diger 6lgiimlerde ekstra buildup materyali
kullanilmamasina karar verilmistir. Greer ve Popescu, aS500 EPID {izerinde yaptigi

calismada (36) %0.6 oraninda 0.5 cm buildup materyali i¢in farklilik bulmuslardir.

EPID'in verilen doza cevabini incelemek amaciyla 4 ile 400 MU arasindaki
dozlarla 1sinlama yapilmistir. Alinan sonuglar 6 ve 15 MV igin EPID'in doza verdigi
cevabm lineer oldugunu (R*=0.9999) gostermektedir. Aym zamanda farkh enerjilerde
EPID cevabmin benzer sekilde oldugu goriilmektedir. Bu ise EPID'in enerjiden
bagimsiz oldugunun kanitidir. Daha 6nce Grein ve ark, McCurdy ve ark, Greer ve
Popescu, Van Esch ve ark, Mc Dermot ve ark (36,38,39,40,44) aS500'in doz lineeritesi
tizerine yaptiklar caligmalarda (farkli enerjiler ve 4-800 MU arasinda 1sinlama yaparak)

benzer sonuglar1 bulmuslardir.
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EPID'in alan biyiikligii degisimine cevabi iyon odast Olcimi ile
karsilastirilmistir. EPID'deki CU degerleri iyon odasina gore (rdlatif degerler {izerinden)
5x5, 7x7, 15x15, 20x20, 25x25, 27x27 cm?lik alanlar i¢in sirasiyla -%0.4, -%0.1,
+%0.4, +%]1, +%1.2, +%1.3 oraninda farklilik gostermektedir. Bu farkliligin EPID ve
iyon odast i¢in farkli fantom sagilma faktorlerinden kaynaklandigi diisiiniilmektedir.
EPID'in iyon odasma gore 10x10 cm”den biiylik boyutlu alanlardaki farkliligi ise
EPID'in fosfor tabakasindaki diisiik enerjili sagilmalardan meydana gelmektedir. Benzer
sekilde Greer ve Popescu da (36) 4x4cm?lik alanda -%2 ve 24x24 cm?®lik alanda +%2.5
oraninda farklilik bulmuslardir. McCurdy ve ark., Grzadiel ve ark., Sukumar ve ark. ise
yaptiklar1 ¢alismalarda farkli alanlar ebatlar1 i¢in EPID'in sinyalinde 10cm®den kiigiik
alanlarda %2.9'a varan azalma;10cm?den biiyiik alanlarda ise %5'e varan artig
gozlenmistir (29,37,38).

EPID'in doz hiz1 bagimliligin1 arastirmak amaciyla doz hizini sabit tutarak farkli
SDD mesafelerinde olgiimler yapildi. Doz hizini degistirmeme amacimiz klinigimizin
YART'de kullandig1 sabit 300 MU/dk protokoliinden kaynaklanmakla birlikte ters kare
kanunu yardimi ile herbir SDD mesafesinde kalibrasyona gerek kalmadan ol¢iim
alabilme kolayligin1 saglamaktir. SDD 110, 120, 130 ve 140 cm igin sirasiyla %0.4,
%0.5, %0.8, %1.7 oraninda daha yiiksek CU degerleri bulunmustur. Sonug olarak SDD
mesafesi arttik¢a (doz hizi diistiikge) dedektoriin cevabinin da artmakta oldugunu
soylenebilir. Wahlin'in (46) yaptigi ¢alismada ise benzer sonuglar bulunmakla beraber
SDD 100 ve SDD 170 cm arasinda %3'e varan bir farklilik bulunmustur. Bu durumun
dedektoriin ¢ok uzak mesafeden daha diisiik doz hizi ile daha fazla veri toplayabilmesi

aciklanabilir.

EPID i¢in farkli 12 gantri agisinda alinan olgiimler sonucunda okunan CU
degerleri -%0.2 ve +%0.4 arasinda degiskenlik gostermektedir. Bu degiskenlik cok
kiiclik olmakla beraber; farkliligin yercekimi etkisinden, cihazin degisen agilarla
pozisyonel degisiminden (gantri 0”ye nazaran) ve kalibrasyonun gantri 0°de yapilmis
olmasindan kaynaklandig1 diisiiniilmektedir. Uretici firma EPID igin farkli gantri
acilarindan  kaynaklanan mekanik ve dozimetrik hatalarin  katkisinin @ %1'
gegmeyecegini bildirmistir (34). Ann Van Esch ve ark. (35) yaptig1 ¢calismada ise farkli
gantri agilarina gore kalibrasyonu yapilan EPID'de gantri 0° referans almmus ve gamma

index %1 DD-lmm DTA kullanilmigtir. Sonug olarak gantri 90° ve 2700'ye yakin
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acilarda farklilik bulunmus olsa da rolatif olarak 9%0.3 EPID yanit varyasyonu
bulunmustur. Literatiirdeki sonuclar da gantri acist degisiminin EPID yanitin1 ¢ok fazla

etkilemeyecegini gostermektedir.

Bir¢ok c¢alismada ghosting etkisi olarak ge¢en EPID'in hafiza etkisi
arastirilmistir. Bu amagla ardarda i1sinlamalar yapilarak alan merkezindeki degerlerde
farklilik incelenmistir. Sonug olarak iki goriintii arasindaki hafiza etkisi degeri % 0.8
bulunmustur. Bu deger ise literatiirde tavsiye edilen % 1 sinir1 ile uyumludur. Greer ve
Popescu ¢alismalarinda hafiza etkisini %0.2, Van Esch %1 ve Wahlin %0.6 olarak
bulmuslardir (35,36,46).

Literatiirde yiiksek doz hizi ve saniyede 2.5 cm'lik multilif kolimator hizi ile

yapilan 6l¢iimlerde %5'e varan farklilik bildirilmistir (41,42,43).

Baz1 dozimetrik 6zellikleri incelenen aSi EPID cihazinin doza lineer olarak, doz
hiz1 degisiminde maksimum %1.7 oraninda, biiyiik alanlarda %1.3 oraninda cevap
verdigi, hafiza etkisinin anormal kosullarda bile (ardarda 100'er MU verildi) %1'in
altinda oldugu, olclimler i¢in ek buildup materyaline ihtiya¢ duymadigi, 6 ve 15 MV
icin enerji bagimhliginin olmadigr bulunmustur. EPID cihaz1 yiiksek c¢oziintirligi
(1024x768 piksel), genis aktif alan1 (40x30 cm?) ve kolay setup ozelligiyle YART icin
iyi bir ekipmandir. Ancak yliksek atom numarali materyale sahip olmasi ve daha ¢ok
gorlintiilleme amacgh kullanilmasi absolut dozimetri agisindan EPID'in dezavantajidir.
Fakat yine de kullanilacak olan klinik parametrelere gére EPID'in kalibrasyonu ile TG
58'in bildirdigine gore %2 ve %5 arasinda doz farklilifiyla 6l¢lim yapilabilir. Gelecekte

bu alanda gelismelerin olmasi beklenmektedir (45).

5.2. EPID’in YART Tedavisinde Kullanim

Calismamizda 10 prostat hastasinin 70 adet alan1 degerlendirilmistir.
Degerlendirmede Daniel Low ve ark. ¢alismasinda agikladigi diisiik ve yiiksek doz
degisimlerini ayn1 anda hesaba katan gamma indeksi kullanilarak sistemin Portal
Dosimetry 8.6 yazilimi ile gerceklestirilmistir. %3 doz farki (DD) ve 3 mm kabul
edilebilir mesafe (DTA) degerlendirmede kullanilan klinik kabul kriterleridir.
Degerlendirme sonucunda 10 hastanin toplam 70 alaninin ortalama gamma degeri 0.185
olarak bulunmustur. Ayrica ortalama gamma degerleri %4 DD ve 4mm DTA kriterleri
icin 0,036, %5 DD ve 5mm DTA kriterleri i¢in 0,007 olarak bulunmustur.
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Calismada Varian’in Portal Dozimetri sisteminin (Portal Vision™ aS1000,
Varian Medical Systems, Palo Alto, CA), yogunluk ayarli radyoterapi 6ncesinde yapilan
verifikasyon islemi i¢in kullanim kolaylig1 getirmesi ve diger sistemlere gore daha kisa
stirede sonu¢ alinmasi yoniinden kullanigh bir sistem oldugu goriilmiistiir. Portal
Dozimetri Sistemiyle bir hasta i¢in yaklasik olarak 10 dakikada verifikasyon plani
hazirlanip bu plan1 10 dakikada 1sinlayip birka¢ dakikada biitiin alanlar1 degerlendirmek

mumkuindiir.

Klinigimizde portal dozimetri ile beraber 2 boyutlu (2B) diyot dedekt6r olan
MapCheck ve Matrixx ile ayni1 zamanda 3 (3B) boyutlu dedektore sahip olan ArcCheck
verifikasyon fantomlarini da kullanmaktayiz. Fantomlarda yapilan dl¢iimlerin sonuglari
portal dozimetride yapilan verifikasyonlarin sonuglari ile uyumlu bulunmustur. Fakat
2B ve 3B fantom sistemleri daha pratik olan portal dozimetri sistemine gore hem daha
fazla is yiikli, hem de daha fazla zaman gerektirmektedir. Diger yandan EPID'in 2B ve
3B dedektor sistemlerine nazaran dezavantajlart da mevcuttur. EPID ile alan
verifikasyonu yapilabilirken 2B ve 3B sistemlerinde rahatlikla uygulanilan biitiin planin
verifikasyonu ise yapilamamaktadir(43). Ayrica EPID doku esdegeri materyal olmadig
icin absolut dozimetrik verifikasyonlarda tercih edilmemektedir. Ancak diizgiin bir
sekilde yapilan kalibrasyon ve oOlglim ile %2 ve %S5 araliginda hasta ¢ikis dozu

slciilebilir(24,35).

Sonug olarak, YART planlar1 dozimetrik dogrulamalari i¢in gelistirilen EPID
sistemi -kalibrasyon islemlerinin tam olarak yapilmasi durumunda- cihaz Kalite
kontroliinde,  hasta  pozisyonlanmasinda  ve  rolatif doz  Ol¢limlerinde
kullanilabilmektedir. Kullanilacak olan sistem, klinik nitelik giivenirligi programinda
tanimlanmal1 ve medikal fizik uzmaninin uygulanacak sistem icin egitiminin tam olmasi

gerekmektedir.
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