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OZET

Amag: Yiiksek enerjiler kullanilarak yapilan foton radyoterapisi uygulamalarinda, lineer
hizlandiric1 yapisindaki malzemelerde kullanilan agir metaller ve oda icindeki
materyaller sebebiyle olusan etkilesimler sonucunda ¢ok sayida ve farkli tiplerde
radyoaktif parcaciklarin ortaya ¢iktigi bilinmektedir. Bu calismada, birincil 1ginlama
bolgesinde tedavi sirasinda hastanin maruz kalabilecegi partikiil sayisinin tespit edilmesi

amagclanmaktadir.

Yontem: Rando fantomdan alinan bilgisayarli tomografi (BT) goruntilerinin (stine,
farkli enerjiler ile kama filtrelerden veya segmentlerden yararlanilarak olusturulan tedavi
planlart kullanilarak, 6 adet indiyum yaprak¢igi hedef hacim icerisinde duzenli bir
sekilde konumlandirilarak ELEKTA Synergy ve ELEKTA Synergy Platform modelli
lineer hizlandiricilar ile 1sinlanmigtir. Germanyum yari iletken dedektori ve Maestro
analiz programi kullanilarak gama spektrumu olusturulmustur. Belirli enerjideki bir pike

bakilarak dedektor tarafindan sayilan toplam partikiil sayist elde edilmistir.

Bulgular: Medikal lineer hizlandirici ile yapilan 1sinlamalar sonucunda, yiiksek enerjiler
kullanildiginda cesitli etkilesimlere bagli olarak ortaya ¢ikan partikiil sayisinin, enerji
degeri arttikga yiikseldigi saptanmistir. Segmentli planlarda 18 MV ile isinlanan
yaprakgiklardan alinan 6lgim sonuglari, en yiiksek degerde ¢ikmistir. 18 MV segmentli,
18 MV kama filtreli, 10 MV kama filtreli ve 10 MV segmentli planlar i¢in partikul
sayist Ol¢iim degerleri sirasiyla; 1528+42, 970£33, 93+12 ve 62+11 olarak tespit

edilmistir.

Sonug: Yiiksek enerjili radyoterapi sirasinda olusabilecek partikiil etkilesimleri
sonucunda istenmeyen radyasyon agiga ¢ikabilir. Farkli planlama teknikleri ve daha
yikksek enerjiler kullanildiginda ise bu durumun olusabilecegi g6z Oniinde

bulundurulmalidir.

Anahtar Kelimeler: radyoterapi, lineer hizlandirici, pelvik bolge kanserleri



ABSTRACT

Objective: It's a known fact that so many type and numbers of radioactive particles
appear in high energy level photon radiotherapy practices because of the heavy metals
used in structure of medical linear accelarator and the materials exist in the room where
experiment has made. This study aims that obtaining the particle number that received
by a patient for pelvic region during the therapy.

Method: Using treatment plans created with using the wedge filters or segments with
the computed tomography (CT) images of the human equivalent structural model
RANDO phantom, 6 indium foils being stationed inside the target volume in order had
been beamed using ELEKTA Synergy and ELEKTA Synergy Platform type linear
accelarators. Particle number was detected using germanium semi-conductor detector

and Maestro analysis software by the help of a known energy peak.

Results: Particle production is observed due to various interactions when high energies
are used with a medical linear accelerator. Rise in particle number due to higher energy
levels is determined as a result of apropriate evaluations. Particle number measurement
results obtained from indium irradiated with 18 MV in segmented plans are in the the
maximum value compared to various plans. The measurement result values for 18 MV
segmented, 18 MV with wedge filter, 10 MV with wedge filter and 10 MV segmented
plans are respectively 1528+42, 970+33, 93+12 ve 62+11.

Conclusion: Possible particle radiation contamination during high energy radiotherapy
is negligible considering the obtained results. Paticle number increase should be
considered thoroughly due to possible increased duration of irradition when different

planning techniques and higher energy levels are used.

Key words: radiotheraphy, linear accelerator, pelvic cancers
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ICRU . International Comission on Radiation Units and
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R : Rontgen
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Group)
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1. GIRIS

Radyoterapi; iyonlastirict radyasyonun tek basina ya da cerrahi veya kemoterapi gibi
diger modalitelerle birlikte kullanilabilen, kanser hastaliklarinin (habis olmayan
diger kanser dis1 hastaliklar dahil) tedavisinde kullanilan bir y&ntemdir.
Radyoterapinin amaci; tanimlanmis timoér hacmine, dogrulugu kontrol edilmis
radyasyon dozunun verilmesiyle birlikte, hastaliklt hiicreleri kalici olarak yok
edebilmek, bu hiicrelerin boliinmelerini veya c¢ogalmalarini durdurmak, hastanin
yasam Kkalitesini arttirmak ve sag kalim siiresini uzatmaktir. Bu tedavi yontemi

uygulanirken, tiimorii ¢evreleyen saglikli dokuya en az zarar verilmesi hedeflenir.

Radyoterapide kullanilan radyasyonlar, elektromanyetik radyasyonlar (X-1smni1, 7y-
151n1) ve parcacik tipi radyasyonlar (elektron, proton, ndtron) olmak iizere yapilarina
gore iki tiirdiir. Bu tez kapsaminda, elektromanyetik radyasyonlardan olan yiiksek
enerjili fotonlarin tedavi odasindaki birtakim malzemelerle etkilesim yapmasi sonucu
aciga cikabilecek olan gama, nétron gibi pargaciklarin, 1ginlama sirasinda birincil

bolgede kalan hastanin pelvik bolgesindeki durumu degerlendirilecektir.

Hasta viicudundaki partikiil sayr Ol¢limiine yonelik calismalarda, birgok farkli
parametre (tedavi odalarimin plan farkliligi, lineer akselerator ireticilerinin farklh
olusu, hastalarin farkli boyutlara sahip olmasi, tedavi alanindaki farkliliklar) olmasi
sebebiyle, dijital detektérden alinan okumalarin degerlendirilmesi icin gelistirilen
modeller genellestirilememektedir. Bu durumda, yapilan gergek oOlgiimlerle
aralarinda olusan tutarsizliklar1 yok etmek amaciyla, yapilan isinlamalarin tedavi
alanina gore gruplandirilmasi 6ngériilmiistiir. Bu tezde, pelvik bolge 1sinlamalari i¢in

partikiil sayis1 incelenecektir.

Pelvik bolge 1sinlamalarindan sonra da, farkli kanser tiirlerinde uygulanan
radyoterapide oldugu gibi birtakim komplikasyonlar goriilmesi kaginilmazdir.
Karsilagilabilecek bu yan etkileri en aza indirmek i¢in uygulanabilecek metotlardan
bir tanesi, yliksek enerjili foton radyasyonu kullanmaktir. Bu durumda da, 10 MV ve
daha st enerjilerdeki fotonlarin lineer akselerator kafasindaki agir metallerle
etkilesimde bulunmasi sonucu agia c¢ikabilecek pargaciklarin olusturabilecegi
zararlar s6z konusudur. Ayrica, fotonlarin viicut igine girdikten sonra yapacagi

etkilesimler sonucunda da noétron ortaya cikabilir. Bu fotonotronlarin saglhikh



organlara verecegi radyasyon dozu, fotonlarin vereceginden daha fazla olabilir
(Kaplan, A. 2006). Bu sebepler ylzinden, yiksek enerjili foton radyoterapisinde,
cesitli etkilesimler dolayisiyla olusabilecek partikiil sayisinin  bilinmesi  ¢ok

onemlidir.

Pelvik Bolge Kanserleri
Tiim kanser tiirlerinin yaklasik beste birini, pelvis bolgesine dahil olan doku veya
organ kanserleri olusturur. Prostat, mesane, serviks, endometrium kanserleri ve

kolorektal kanserler, bu bdlgede goriilebilen baslica kanser ¢esitleridir.

Pelvis bolgesinde rastlanan kanserlerin tedavisinde kullanilan radyoterapi sonrasinda,
cesitli organlar lizerinde birtakim komplikasyonlar goriilmektedir. Sistit, diziiri, diare
gibi akut yan etkilerin yan1 sira; mesane boynu ve iiretrada darlik, {iriner retansiyon
ve sistektomiyi gerektirebilecek durumlar gibi kronik yan etkiler de
gozlenebilmektedir. Bu tiir komplikasyonlarin azaltilmasi ig¢in; yiiksek enerjili
medical linecer hizlandirict kullanilmasi, ¢oklu alan teknigi uygulanmasi, lateral
alanlarda blok ya da kama filtre kullanilmasi ve haftada bes giin radyoterapi

uygulanmasi gibi yontemler uygulanabilir.

Daha once de belirtildigi tlizere, yliksek enerjili foton tedavisi uygulandiginda,
etkilesim olasiliginin yiikselmesi sebebiyle olusan pargacik sayisinin artmasi gibi
olumsuz bir durum séz konusu olabilir. Bu parcaciklara da tedavi esnasinda maruz

kalan hastanin, ikincil kansere yakalanma olasilig1 biraz daha artabilir.

Bu tiir istenmeyen durumlarin Oniine gegilebilmesi igin de, gereginden fazla
olusabilecek parcaciklarin, ikincil kanser riskini arttirmada veya diger
komplikasyonlarin goriilme olasiliginda ne kadar etkili oldugunun tespit edilmesi ve
buna gore gerekli onlemlerin alinmasi gerekmektedir. Bu tezde amacimiz, pelvis
bolgesine yiiksek enerjili foton ile radyoterapi alan hastalarin, viicut igcinde ne kadar
radyoaktif parcaciga maruz kalabileceginin, indiyum yaprakciklart uyarimi

yontemiyle saptanmasidir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Radyasyonun Tanim ve Tarihcesi

Radyasyon, enerjinin dalgalar veya pargaciklar halinde yayilimidir. Kararsiz
cekirdeklerin yapi taslari, miimkiin olan en kiigiik potansiyel enerji durumunda
dizilmediklerinde radyoaktif donilisiime ugrayarak, fazla olan enerjinin yayilmasina
ve farkli dizilim olusturarak yeni bir elementin meydana gelmesine yol acarlar
(Martin, 2006). Bu ¢ekirdek doniisiimii, alfa pargaciklarinin, elektronlarin, x veya
gama 1ginlarinin, ndétronlarin, protonlarin ve fisyon friinlerinin yayinlanmasiyla
gerceklestirilir. Niikleer yapilarin dizeni mimkin en kicuk potansiyel enerjiyi
saglayabilecek durumdaysa, yeni olusan cekirdek kararlidir, degilse doniisiimler

devam eder (Krane, 2001).

Sekil 2.1. N6tron zengini gekirdekler, proton zengini ¢ekirdekler ve uzun 6miirli agir ¢ekirdeklerin
(Z>83) kararh gekirdekler ¢izgisine gore durumlari (Martin, 2006)

Kararlilik durumu degerlendirilirken c¢ekirdekteki proton ve ndtron sayilarinin
birbiriyle oran1 géz Oniinde bulundurulabilir. Hafif kiitleli ¢ekirdeklerde proton ve
ndtron sayilar1 genel olarak birbirine esittir denebilir, agir ¢ekirdeklerde ise proton
sayis1 artacagindan aralarinda olusacak Coulomb itme kuvveti 6nem kazanacak ve
cekirdegin bir arada tutulabilmesi icin ilave baglanma enerjisine ihtiya¢ duyulacaktir.

Bu durumda fazladan n6tron eklenmesi gerekliligi olusacagindan, agir ¢cekirdeklerde



ndtron sayisinin proton sayisindan daha fazla oldugu bilinmektedir (Martin, 2006).

Sekil 2.1°deki egride kararlilik kusagi goriilmektedir.

Radyasyon, iyonize olan ve iyonize olmayan olarak iki gruba ayrilir (Podgorsak,
2005). Iyonizasyon, radyasyonun ortamdan gecisi sirasinda bir atom veya molekiilii
iyonize edebilme yani elektron yakalanmasina veya koparilmasina yol acabilmesi
olarak tanimlanir. Alfa ve beta parcaciklari, X-1sinlari, gama 1ginlar1 ve nétronlar,
yiiksek enerjili olup iyonlastirici radyasyon kapsaminda yer alir. (Tsoulfanidis,
1995).
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Sekil 2.2. Elektromanyetik dalga tayfi
(https://tr.wikipedia.org/wiki/Dosya:Eletromanyetik_dalga_tayf%C4%B1.png)

Sekil 2.2°de verilen elektromanyetik dalga tayfinda gosterildigi gibi, dalga boyu 10
nm ve lizerinde kalan kisim iyonize olmayan radyasyona dahil edilir. Bu bolimde
radyo dalgalar1, mikrodalga, kizil6tesi 1s1inlari, goriiniir 151k ve mordtesi 1sinlar yer
alir. (Krane, 2001). Dalga boyu 10 nm’nin altinda kalan kistmda bulunan X ve gama
1sinlart ise iyonizan radyasyon kapsamindadir. Bu tlr radyasyonlar biyolojik yapida
iyonlagsmaya yol agabileceginden deoksiribo niikleik asit (DNA) yapisinda tahribat
yaratma olasiligt vardir. Kendi aralarinda parcacik tipi ve dalga tipi olarak

siiflandirilirlar.
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Sekil 2.3. Radyasyonun simiflandirilmasi

Radyasyon kelimesi, 1900’14 yillara kadar elektromanyetik dalgalar1 tanimlamak
Uzere kullanilmigtir. Daha sonrasinda elektronlar, X-1smlar1 ve dogal radyoaktivite
kesfedilerek  radyasyon terimi kapsamina almmistir. Yeni kesfedilmis olan
radyasyon, dalga 6zelligi gosteren elektromanyetik radyasyonun aksine parcacik
ozelligi gostermekteydi. 1920’1i yillara gelindiginde bu teoriden yola ¢ikarak ¢esitli
deneyler gergeklestiren DeBroglie, uygun kosullar altinda elektronlarin ve diger
maddelerin ya parcacik ya da dalga ozelligini gosterebilecegini agiklayan teoriyi
gelistirmistir. Bu bilgilere dayanilarak, kesfedilen tiim atomik ve atomalt
parcaciklarin dahil edildigi elektromanyetik spektrum olusturulmustur (Tsoulfanidis,
1995).

2.2. Radyasyon Birimleri

X 1smlarmin tipta kullanilmaya baslamasi radyasyon birimlerine olan ihtiyaci
ortaya cikarmistir. Ilk defa 1928 yilinda Réntgen (R) tarif edilmistir. X-151n
tiipiinden ¢ikan X-1sinlar1 havada iyonizasyona sebep olmaktadir. Isinlama birimi
olan Rontgenin tanimlamasinda; bir Réntgen 1 cm® havada 2,08x10° iyonizasyon

olusmasidir. Rontgen de8eri X-isminin sayisint  veya enerjisini  belirlemede



kullanilmaz. ST (Uluslararas: Birim Sistemi) biriminde 1 Rontgen 1 kg havada 2,58 x
10 C’luk yiik birikmesi demektir.

1R = 2,58 x10"* c/kg (2.1)

Dokuda absorbe edilen enerji miktarina doz denir. 1 rad absorbe eden maddenin 1

graminda 100 erg’lik enerji olusturan radyasyon miktaridir. Birimi rad’dir;
1 rad =100 erg/g (2.2)

Yeni SI birimi Gray’dir (Gy). Isinlanan maddenin 1 kilograminda 1 joule’liik enerji
birikmesine sebep olan radyasyondur. 1 Gy, 100 rad’a esittir. Rad’a esdeger olarak

santigray (cGy) kullanilmaktadir.
1 Gy =100rad =1 J/kg (2.3)

Degisik dokular ayni kalitede 1s1n1 degisik oranlarda absorbe ederler, ayrica yiliksek
enerjili 1sinlar daha az sogurulmaya ugrarlar. O halde gelen 151n miktarini belirleyen
Rontgen doz birimi olarak kullanilamaz. Fakat 1sinin enerjisi bilinirse ROntgen

kullanilarak doz hesaplanabilir.

Bir diger doz birimi de REM’dir. Bir REM enerjisini biyolojik ortama veren ve canli
maddenin her graminda 1 rad’lik enerji birikimine yol agan X 1smlart ile ayni
biyolojik etkinlige sahip 1s1n miktaridi. REM radyobiyolojide ve radyasyon
zararlarim  hesaplamada kullanilir. RBE, rolatif biyolojik etkinlik faktori

(radiobiological equivalent) ile radin ¢garpimi REM’i verir.
REM = Rad x RBE (2.4)

Tani i¢in kullanilan 1sinlarin enerji seviyesinde RBE = 1°dir. Bu yizden 1 rad =1
REM olarak kabul edilir.

1 Sv =100 rad =100 rem (2.5)

Uluslararas1 Radyasyon Birimleri Komisyonu'nun onerdigi yeni birim Sievert
(Sv)’dir. Bir Gy'lik X veya y 1smmin olusturdugu biyolojik etkiye esdeger etki

meydana getiren radyasyon miktaridir.



2.3. Radyasyonun Maddeyle Etkilesimi

Radyasyon ve atoma dair bilinenler, g¢esitli hedefleri olusturan malzemelerin atom
alt1 pargaciklar1 aracilifiyla ¢oztimlenmistir. Katot 1sinlarinin kesfiyle birlikte X-
1sinlarinin bulunmasina, bu da radyoaktivitenin Ogrenilmesine yol agmistir. Alfa
pargaciklarinin, protonlarin, notronlarin, doteronlarin ve hafif c¢ekirdeklerin, cesitli
hedef malzemelerinin atomlariyla etkilesimleri, hafif elementlerin birlesmesine
(flizyon) ve agir elementlerin boliinmesine (fisyon) yol acan sonuglar dogurmaktadir

(Martin, 2006).

2.3.1. Elektronun Maddeyle Etkilesimi

Elektronlar ile tesir edecekleri ortamda bulunan atom ya da molekiiller arasindaki
elektriksel kuvvetlerin itme veya ¢ekmesine bagl olarak etkilesimler meydana gelir.
Elektronlarin enerji kaybi, ¢arpisma ve 1sima olmak tizere iki sekilde gergeklesir.
Elektronlar maddeyle bu iki yoldan herhangi biriyle etkilesime girerek enerjisinin bir

kismin1 aktarir. Her iki etkilesim de inelastiktir.

Carpismayla Enerji Kaybi
Carpisma yoluyla enerji kaybi iyonizasyon ve uyarilma olmak tiizere iki sekilde

gerceklesir (Podgorsak, 2005).

- lyonizasyon
Atom ¢evresine yonelen elektronun enerjisi, yoriinge elektronun baglanma
enerjisinden fazla ise yorungedeki elektron digar1 firlatilarak atom iyonize hale gelir.
Eger kopan elektron 100 eV’den daha fazla enerjiye sahipse ikincil elektron veya
delta zsim: olarak adlandirilir. Bu disar1 firlatilan elektron da farkli etkilesimlerle

iyonizasyon veya uyarilma meydana getirebilir (Khan, 2003).

- Uyarilma
Atom ¢evresine yonelen elektronun enerjisi, yoriinge elektronun baglanma
enerjisinden kictkse, atom uyarilmis olur ve bu elektron bir st enerji seviyesine
gecer. Bu olay icin gereken enerji sadece birkag eV’dir ve gelen elektronun enerji
kayb1 ¢ok kiigiik sayilabilecek bir degerdedir (Khan, 2003).

Bremsstrahlung olay:
Atom cevresine yonelen elektron, eger atom g¢ekirdeginin ¢ok yakinindan gececek

olursa Coulomb kuvvetine maruz kalarak yavaslar, yon degistirir ve uzaklasir. Bu



arada enerjisini “Bremsstrahlung (frenleme 1s11)” adi verilen elektromanyetik 151
yayinlayarak kaybeder. Sekil 2.4’te gelen -elektronun enerjisini kaybederek

Bremsstrahlung fotonu yaymlanmasina yol agmasi gosterilmektedir.

Gelen elektronun atoma olan uzakligi atomun yari¢capindan daha kicikse bu tir
etkilesim olma olasilig1 yiiksektir. Temel olarak X-iginlart iiretimi bu olayla
gerceklesir. Bremsstrahlung olay1 sonrasinda yayinlanan X-iginmin enerjisi (hv),
gelen elektronun enerjisinden daha biiyiik degildir. Bu olay sonucunda kaybedilen
enerji, degiskendir ve gelen elektronun enerjisine ve ortamin atom numarasina
baglidir. Bazen diisiik olasilikla gergeklesebilecek olan karakteristik X-1gin1 salinimi
gozlenebilir. Bu olay da, gelen elektronun dogrudan atomun i¢ yoringelerinde
bulunan, 6rnegin K kabugundaki bir elektronla etkilesmesiyle gergeklesir. Diisiik
elektron enerjilerinde Bremsstrahlung olayinin goriilme olasiligi ¢ok azdir. Fakat
yuksek enerjilerde bu olayin goriilme olasiligi ¢arpisma ile olan olaylardan daha
coktur. Breamsstrahlung olay1 elektromanyetik 1sinin iiretilmesi ve gelen elektronun
izledigi yolundan sapmasi ile sonuglanir. Su, doku gibi diisiik atom numarasina sahip
ortamlarda elektronlar ¢ogunlukla atomik elektronlarla iyonizasyon yaparak enerji
kaybederler. Kursun gibi yiikksek atom numarasina sahip ortamlarda ise

Bremsstrahlung 1s1mas1 gortiliir (Khan, 2003) (Podgorsak, 2005).

o
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— Gelen \y
elektronun O
izledigi yol
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O

Bremsstrahlung
fotonu

Sekil 2.4. Frenleme X-1s1m1 iiretimi (Norther Arizone Universitesi - http://nau.edu/cefns/labs/electron-
microprobe/glg-510-class-notes/signals)



Elektronun atom ¢ekirdegiyle etkilesim mesafesinin degiskenligi sebebiyle frenleme
X-iginlar1 bir spektrum halinde Uretilir. Spektrumdaki en yiksek enerji gelen
elektronun enerji degerindedir (Goaz ve ark., 2000). Sekil 2.5’te Bremsstrahlung

uretimi ve foton enerji spektrumu gorilmektedir.
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Sekil 2.5. Frenleme X-1s1m1 spektrumu (http://www.sprawls.org/ppmi2/XRAYPRO/)

Lineer hizlandiric1 cihazlarinda, hizlandirilmis olarak gelen elektronlar hedef
malzemesiyle etkilesime girerek Bremsstrahlung 1simasi yaparlar. Boylece ortaya

c¢ikan fotonlarla radyasyon tedavisi uygulanabilir.

2.3.2. Fotonun Maddeyle Etkilesimi

Cesitli niikleer etkilesimler, iirlin ¢ekirdeginin uyarilmis enerji seviyesinde
bulunmasina sebep olur. Uyarilmis olarak bulunan gekirdek, temel enerji seviyesine
gecmek icin bir siire sonra alfa, beta, bir veya birden fazla y 1s1m1 yayimlayarak fazla

enerjisini ortama aktarir (Krane, 2001).

Radyoaktif elementler, kararli duruma ge¢mek icin, atom cekirdekleri 1sima
yaptiktan sonra temel enerji diizeyine ulasmak iizere cesitli salinimlarda bulunmaya
devam ederler. Baz1 radyoaktif elementler, alfa veya beta 1isimalar1 yaptiktan sonra
hala uyarilmig durumda kalmissa, ¢esitli gama 1simalar1 yaparak temel enerji

diizeyine gegme olasiliklar: yiiksektir.



Baz1 bozunma sonucunda kararsiz gekirdekten parcacik yayilimi olmadigindan, atom
ve kiitle sayilarinda bir degisme olmaz. Bu tipte gergeklesen bozunmalar, izomerik

bozunma olarak adlandirilir (YUksel, 2013).

X sinlari ve gama 1smlart  elektromanyetik  dalgalar  (foton) olarak
siiflandirilmaktadir. Madde ile etkilesimleri ayni olmasina karsin, olusum sekilleri
yoniinden farklilik gostermektedirler. Gama isinlari, kararsiz atomun g¢ekirdeginden
kararli duruma gegis yapmak ilizere yayinlanmasiyla olusur. X-isinlarr ise
hizlandirilmis elektronlarin, yiiksek atom numarali hedef malzemesinin atom
cekirdekleriyle bir araya gelmesi sonucunda, atomlarla etkilesime girmesiyle ortaya

cikar.

Cesitli foton-pargacik etkilesimleri sonucunda, elektromanyetik radyasyonun
sogurulmasi ve sagilmasi gibi etkilesimler meydana gelmektedir. Bu etkilesimlerin
en temel olanlar1 fotoelektrik olay, Compton ve Koherent sagilmalari ile ¢ift olusum
olayidir. Bu olaylarin gergeklesme olasiliklari, etkilesime girecek olan fotonun

enerjisine ve atom numarasina bagl olarak, Sekil 2.7°de gosterildigi gibi

degismektedir.
YT T T T T T T T T
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Sekil 2.6. Foton etkilesimlerinin enerjiye ve atom numarasina bagl: grafigi (Krane, 2001)
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0.01 MeV ile 0.5 MeV arasinda fotoelektrik olayin olma olasiligi baskin iken,
Compton sagilmasi olayr 0.1 MeV ve 10 MeV arasinda etkin hale gelmektedir. Cift
olusum olaymnin gergeklesmesi ise, alt enerji sinir1 olan 1.022 MeV’den baglar ve

foton enerjisi arttikca da bu etkilesimin gerceklesme olasilig1 artar (Podgorsak,

2005).

Fotoelektrik Olay

Bir malzemenin fotonlarla isinlanmasi sonucunda, atom ¢ekirdeginin Yylizeyinden
elektron koparilmasi olayi, fotoelektrik olay olarak adlandirilir. Yoriingeden firlatilan
elektrona fotoelektron adi verilmektedir. Bu olay, atoma gelen fotonun enerjisinin
elektronlarin minimum baglanma enerjisinden biiyiik olmasi durumunda gergeklesir.
Maddeye gelen foton tim enerjisini elektrona aktararak kaybolur. Fotoelektrik olay

diisiik enerjili foton ve yiiksek atom numarali ortamlarda dominant etkilesimdir.

Fotoelektron

Gelen Foton

\\4&/}
Sekil 2.7. Fotoelektrik olay (Mayles ve ark., 2007)

Fotoelektik olayda, gelen fotonun enerjisine bagl olarak, i¢ orbitaldeki elektronlarla
etkilesim yapma olasiligi, diger orbitallerdeki elektronlarla etkilesme olasiligindan
daha yuksektir. Fotoelektrik olayin olma ihtimali gelen fotonun enrjisinin kipu ile
ters orantili ve etkilesime girdigi maddenin atom numarasmin kiipii ile dogru

orantihidir (Khan, 2014).

Compton Sacilmasi

Gelen fotonun, atomun serbest kabul edilen zayif bagl elektronlariyla etkilesmesi
sonucunda gergeklesir. Gelen foton, enerjisinin bir kismini elektrona aktarir ve yon
degistirerek uzaklasir. Elektrona aktarilan enerji, fotonun sagilma acgisina bagl olarak
degisiklik gosterir. Foton tarafindan kaybedilen enerji elektronun sacilimi belirler.

Carpigma sonrasinda enerji ve moment korunur.
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Compton sagilmasi orta enerji duzeyinde etkindir. Dalga boylar1 (1) arasindaki fark,
elektrona aktarilan enerjiye esittir ve sagilma agisina baghdir. Sacilan foton bagka

iyonlagmalara, baska etkilesmelere neden olabilir (Khan, 2014).

& (Compton elektronu)

Serbest elektron

/

4v, Gelen Foton

4v'(sagilan foton)

Sekil 2.8. Compton sagilmasi (Khan, 2014)

Koherent Sacilma

Atom yoriingesinde bulunan elektronun baglanma enerjisinden kiigiik bir enerjiyle
gelen fotonun, elektronla etkilesim yapmasiyla koherent sacilma gergeklesir. Bu
etkilesimde enerji transferi gerceklesmez, ¢iinkii elektronun atomdan koparilmasi
s6zkonusu degildir. Foton yon degistirerek etkilesime girdigi enerjiyle hareketine

devam eder.

Atom

Sekil 2.9. Koherent Sagilma (Khan, 2014)

Cift Olusumu

Maddeye gelen fotonlarin, ¢ekirdegin coulomb alanindan etkilenerek yok olmasi ve
bir elektron pozitron ¢iftine doniismesi olayidir. Bu olayin gergeklesmesi icin
fotonlarin enerjisinin, bir elektron pozitron ¢iftinin durgun kiitle enerjisi yani 1,022

MeV ya da bu enerjinin iistiinde bir degere sahip olmasi gereklidir.
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Fotonun enerjisi 1,022 MeV ise olusan elektron pozitron ¢ifti durgun halde kalir ve
enerjinin kiitleye transferi gergeklesir. Eger foton enerjisi 1,022 MeV’den yiiksek ise
geriye kalan enerji kinetik enerji olarak elektron pozitron ¢iftine aktarilir. Bu aktarim
sirasinda enerjinin ve momentin korunumu saglanir. Olusan pozitronun, ortamda
bulunan serbest bir elektronla etkilesime girme olasiligi vardir. Bu etkilesim
sonucunda birbirine zit yonli, 0,511 MeV enerjili iki foton agiga ¢ikar ve bu olaya

anihilasyon (yok olma) olay1 denir (Khan, 2014).

e (elektron
./-.\. ( )
Fr
hv > 1,02 MeV l 4
L ]

“Foton \ X
\.—/.

5 (pozitron)
Sekil 2.10. Cift olusumu (Khan, 2014)
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Sekil 2.11. Anihilasyon (yok olma) olay1 (Khan, 2014)

Fotodisintegrasyon (Fotoayrisma)
Fotodisintegrasyon olayi, fotonlar ile atom g¢ekirdegi arasinda gergeklesir. Enerjisi 8-
10 MeV’den yiiksek olan fotonlar, ¢ekirdekten pargaciklar salinmasina yol agarlar.

Cogu durumda ¢ekirdekten yayinlanan pargaciklar ndtronlardir (Hashemi, 2008).
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2.4. Radyasyonun Biyolojik Etkinligi

Iyonlastiric1 bir radyasyonun tipi ve enerjisi, radyasyonun biyolojik maddeye hasar
verme etkinligini belirleyici faktorlerdir. Bu sebeple farkli tip radyasyonlarin hiicre
biyolojisi tzerindeki etkileri birbirinden farklidir. Ayn1 tip radyasyonun da enerjisi
degistikge hiicre iizerindeki hasar verme etkisi degisebilir. Bu durum “Rolatif
Biyolojik Etkinlik” (RBE) terimi ile tanimlanir. RBE sagkalan hiicre sayisin1 %37’ye
diisiiren Co-60 dozunun, aymi biyolojik etkiyi olusturan herhangi bir radyasyon

dozuna orani olarak tanimlanmaktadir.

Radyasyonun biyolojik maddeye hasar verme durumu, maddenin maruz kaldig:
enerjinin etkinligi ile orantilidir. Radyasyonun kat ettigi yol boyunca birim mesafe
basina birakmis oldugu enerji miktarina ise lineer enerji transferi (LET) denir.
Iyonize radyasyonun yiizii ve hz1 LET degeri (zerinde etkilidir ve LET birimi
keV/pum’dir.

LET, birim mesafe basina birakilan enerji oldugu i¢in, radyasyonun yUku artip hizi
azaldik¢a artan bir degerdir. Alfa, proton, ve ndtron gibi agir yiiklii pargaciklar ayni
enerjiye sahip gama, X-isin1 ve beta pargaciklarina gore madde ig¢inde daha kisa
mesafelerde daha fazla enerji kaybederler. Bu sebeple de nétronlar gegtikleri
maddelerin birim mesafesinde daha fazla enerji biraktig1 i¢cin aym total dozdaki X-
1sinlar1 ve elektronlara gore oldiricl etkileri ve DNA molekiiliinde hasar olusturma

olasiliklar1 daha yuksektir (Beyzadeoglu, 2012).

Farkli enerjilerdeki farkli tip radyasyonlarin gorece LET degerleri Tablo 2.1°de
gosterilmektedir.
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Tablo 2.1. Farkli tip radyasyonlarin LET degerleri (Beyzadeoglu, 2012)

Gorece LET degerleri
Radyasyon Enerji (keV/um)
250 kV X-1s1m1 250 kV 3
3MV X-1s1n1 3 MV 0,3
Cobalt 60 1,17 -1,33 MV 0,3
Beta 10 kV 10 kV 2,3
Beta 1 MV 1MV 0,25
Nétron 2.5 MV 2,5 MV 20
No6tron 19 MV 19 MV 7
Proton 2 MV 2 MV 16
Alfa5 MV 5MV 100

Biyolojik etki, yalnizca sogurulan doza gore degerlendirilemez. Farkli tip
radyasyonlardan gelen enerjiler esit olsa bile biyolojik etkileri farkli olabilir. Bu
yiizden doz esdegeri sogurulan dozun radyasyon tipine bagli olarak degisiklik
gosteren radyasyon agirlik faktorleriyle (WR) ¢arpilmasiyla bulunur. ICRP tarafindan
yayinlanan 103 no’lu raporda radyasyon tipine bagli olarak onerilen radyasyon

agirhik faktorleri (Wr) Tablo 2.2 ve Sekil 2.12°de gosterilmektedir (ICRP, 2007).

25 T T T T T T T T T
20
15k

10

Radyasyon Agihk Faktorii

o [ ansaed 4 s ssned assend 4 saseed 4 ssand 4 aasaed 4 sl 4 sased PRI W
10" 10° 10* 10° 10° 10" 10° 10 10° 10" 10
Notron Enerjisi / MeV

Sekil 2.12. Notron enerjilerine kargilik gelen radyasyon agirlik faktorleri (ICRP, 2007)
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Tablo 2.2. ICRP’nin 103 no’lu raporunda radyasyon tipine baglh olarak onerilen radyasyon agirlik
faktorleri

Radyasyon Tipi Radyasyon Agirlik Faktorii (Wr)
Fotonlar 1
Elektronlar, Muonlar 1
Protonlar, Yuklu Pionlar 2
Alfa Pargaciklari, Fizyon 20

Uriinleri, Yiiklii Pargaciklar

Notronlar Notron enerjisine bagl

stirekli bir fonksiyon

2.5. Radyoterapi

Radyoterapi; kanser tedavisinde kullanilan X-isinlari, gama isinlar1 ve elektronlar
gibi iyonize edici radyasyondan yararlanilarak uygulanan bir tedavi yontemidir.
Radyoterapinin amact; tanimlanmis bir timo6r hacmine, ¢evresindeki saglikli dokuda
olabildigince az zarar olusturarak miimkiin olan en fazla dozu vermek, tedavi sansini

arttirken etkin bir yasam kalitesi saglamaktir.

Iyonizan radyasyon, tipta 1895°te Rontgen’in X-isinlarmi ve 1898’de Curie’nin
Radyum’u kesfinden beri ¢esitli sekillerde kullanilmaktadir. Ancak ilk uygulamalar
siklikla yan etkiler nedeni ile basarili olamamis ve 192011 yillara dek radyoterapi

yaygin olarak kullanilamamustir.

[lk kez 1922°de Coutard ve Hautant tarafindan larenks kanserinin, radyasyon
tedavisi ile 6nemli yan etkilere rastlanmadan iyilesebildigi gosterilmistir. 1934°te ise
Coutard, glinlimuzdeki radyoterapinin temelini sekillendiren doz-zaman iligkisi
kavramini igeren uzun siireli fraksiyonel bir tedavi yontemi gelistirmistir. 1936
yilinda Paterson, X-1sinlariyla yapilan kanser tedavisinin sonuclarint yaymlamistir

(Perez ve ark., 2008).

Bunu izleyen donemlerde radyoterapi fizigi agisindan onemli gelismeler olmus,
tedavi protokolleri belirlenmistir. 1943 yilinda Betatron, 1951°de Co-60 teleterapi

tinitesi, 1952 yilinda lineer hizlandirict gelistirilmistir. Glinlimiizde ise gelisen
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teknoloji ile yogunluk ayarli ve ¢ok yaprakli kolimatorlere sahip radyoterapi

cihazlar yaygin olarak kullanilmaktadir.

Preoperatif Radyoterapi

Preoperatif radyoterapi uygulamasinda, bolgesel subklinik hastaligin  kontrol
edilmesi amaglanmaktadir. Bunun yanisira bazi durumlarda da preoperatif
radyoterapinin uygulanmasina karar verilmektedir. Hastaligin cerrahi smirlarda
tekrarlama olasiliginin azaltilmasi, lokal ve teknik olarak cerrahi rezeksiyon sansi
olmayan ya da sinirda olan durumlarda hastaligin cerrahi girisim uygulanabilir
asamaya getirilebilmesi ve cerrahi girisim sirasinda timor ekiliminin  6nine

gecilmesi gibi hallerde hastaya cerrahi miidahale 6ncesi radyoterapi uygulanir.

Postoperatif Radyoterapi

Postoperatif radyoterapi uygulamalarinda, cerrahi miidahalelerden sonra radyoterapi
uygulanmasinda amag, lokal hastalik bolgesinde, bolgesel lenf nodlarinda ve cerrahi
kesi bolgesinde var olan kalinti tiimor hiicrelerini yok etmektir. Postoperatif
radyoterapi uygulamalarina, yara iyilesmesinin tamamlanmasindan sonra belirli bir

muddet sonra baglanmalidir.

2.5.1. Eksternal Radyoterapi

Statik ¢ok yaprakli kolimator (CYK) teknigi dahilinde yer alan, yogunluk ayarli
radyoterapi (YART)’de kullanilan “Dur ve 1smla (step-and-shoot)” metodu,
geleneksel ¢ok alanli 1sinlama tekniginin uzantisidir. bir dizi diizensiz sekilli ve
kismen cakisan, yogunlugu ayarlanmis segmentler iist liste getirilerek doz verilir.
Doz verme islemi tamamlandiktan sonra isinlama durur, CYK’ler bir sonraki
segmenti olusturmak {izere belirlenen poziyonun seklini olusturur. Bu sekilde tim
segmentler tamamlanincaya kadar CYK’lerin durmasi ve pozisyonlanmasi islemi

devam eder.

Dinamik ¢ok yaprakli kolimator teknigi dahilinde yer alan “Kayan Pencere” olarak
adlandirilan dinamik CYK tekniginde ise yogunluk ayar1 hareket eden yapraklarin
bireysel olarak konum degisimleri ile gergeklesir. Tedavi alaninda 1sinlama
durmaksizin yapraklar hareket eder ve segmentleri olusturur. Boylece tedavideki her
segment 1sinlanmasi siirekli olarak devam eder ve farkli yogunlukta doz dagilimi

meydana gergeklesir (Brady ve ark., 2006).
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3-Boyutlu Konformal Radyoterapi

Bilgisayar teknolojisi alaninda gerceklesen gelismelerle birlikte glinimuz
radyoterapi uygulamalarinda blylk ilerlemeler kaydedilmistir. Bu gelismeler
sonrasinda, yan etkilerin biliylik oranda azaltilmasi saglanarak kanserli hiicre
kontroliinde ¢ok daha basarili sonuglar elde edilmeye baslanmigtir. Radyoterapi
uygulamalari igerisinde, en ¢ok uygulanan yontemlerin basinda 3-boyutlu konformal
radyoterapi (3B-KRT) uygulamalar1 gelmektedir. 3B-KRT’de hastanin ardisik
bilgisayar tomografi (BT) kesitleri kullanilmaktadir.

Bilgisayarli planlama sistemine aktarilan BT kesitleri iizerinden tedavi alani
icerisinde bulunan timor bolgesi, kritik organ ve diger yapilar tanimlanarak hedef
hacmin ve cevre dokularin aldigi dozlar kontrol edilebilmektedir. Hedef hacim
bolgesindeki sicak ve soguk doz bolgeleri, yani istenenden fazla veya eksik doza

maruz kalan bolgeler farkli tedavi alanlar1 kullanilarak ortadan kaldirilabilmektedir.

Boylelikle hedef hacime en uygun doz verilerek lokal kontrol saglanirken, normal
dokular Uzerindeki yan etkiler de azaltilabilir. Bu teknikle, hastanin yasam kalitesi
arttirtlabilmektedir (Khan, 2013).

Yogunluk Ayarh Radyoterapi

YART, 3B-KRT’nin daha gelismis teknikler kullanilarak diizenlenmis bir seklidir.
YART’de alan boyutu, hedef hacimde farkli yogunluklar olusturacak sekilde
ayarlanmis daha kiiciik segmentlere boliinmektedir. Her segment i¢in farkli
parametreler kullanilarak tedavi alani igerisinde farkli bolgelere farkli yogunlukta
radyasyon verilir. Boylece, hedef hacimde istenilen doz elde edilirken timor
etrafindaki normal dokular ve kritik yapilar ¢cok daha iyi korunabilmektedir (Khan,
2013). Tedavi planlamasinda, hastanin ardisik olarak alimmis BT kesitleri
kullanilmaktadir. Bu kesitler {izerinde, bilgisayar ortaminda yapilan gerekli
cizimlerle hedef organ, tiimor hacimleri ve bunlarin yani sira tedavi alani igerisindeki
kritik organ ve yapilar tanimlanir. Bilgisayarli planlama sistemleri kullanilarak
optimum plan elde edilmeye c¢alisilmaktadir. Konvansiyonel ve 3B-KRT
uygulamalarina gére YART uygulamalarinin tedavi planlamasi ve tedavi siireleri
daha uzun zaman almasina ragmen, 6zellikle prostat kanseri, bag-boyun kanserleri ve
jinekolojik olgularda lokal kontrolde artisin saglanmasinda ve kritik yapilarin

korunmasinda biiyiik avantaj saglamasi nedeniyle tercih edilmektedir.
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2.5.2. Radyoterapinin Amaci

Radyoterapinin amaci, en az yan etki ile kanseri lokal olarak tedavi etmektir.

Bu amag¢ dogrultusunda, radyasyon dozunu hedef hacme vermek ve normal
dokularin radyasyondan minimum derecede etkilenmesini saglamak izlenecek en
uygun yoldur. Bugiine kadar bu alanda bir¢ok teknoloji gelistirilmistir. Brakiterapi
ve operasyon sirasinda uygulanan radyoterapi (intraoperatif radyoterapi - IORT), bu
amaca uygun gelistirilmis teknikler olsa da, klinik uygulamalarda bazi siirlamalar

ve zorluklar oldugundan yaygin olarak kullanilamamaktadir.

Modern goriintiileme yontemleri olan bilgisayarli tomografi (BT), manyetik rezonans
goruntileme (MR) ve pozitron emisyon tomografi (PET) ile hasta anatomisinin (¢
boyutlu olarak go6zlenebilmesi sayesinde, tumorin normal doku icinde
konumlanmasinin daha net ortaya konulmasiyla ii¢ boyutlu konformal radyoterapi
giiniimiizde iki boyutlu radyoterapinin yerini almistir. Bloklar ya da c¢ok yaprakli
kolimatdrler ve izodoz egrileri dijital olarak tedavi planlama sisteminden goriilebilir.
Ug boyutlu planlamalarda BT simiilatér kullanilarak International Commission on
Radiation Units and Measurements (ICRU) 50 ve 62’ye gore hedef hacimlerin ve
riskli organlarin tanimlanmasit ve planlamada doz dagilimlart doz hacim
histogramlarinda (DVH) goriilerek tedavi kararinin verilmesi uygundur. Konformal
tedavi, ¢oklu alan girisleri, farkli enerjiler, kama filtreler, bloklar ve yaprak
kolimatorler kullanarak riskli organlarda tolerans doz agilmadan, daha yiiksek
dozlarin hedef voliime verilebilmesine izin verir. Ayrica ikinci seri radyoterapi
uygulamasi gereken durumlarda da daha gilivenli olarak gerceklestirilmesine olanak
tanir. Birden fazla boliimlenmis alan veya alanlarin agirliklarinin modifikasyonu ile
doz homojenitesi daha uygun hale getirilebilir ve istenen duzeylere cekilebilir
(Chang ve ark., 2006).

2.6. Radyoterapi sureci
Bir kanser hastasinin klinik degerlendirmesi sonrasi alinan radyoterapi karariyla

baslayan tedavi siireci Sekil 2.13’te eksternal radyoterapi igin gosterilmektedir.
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Sekil 2.13. Klinik Radyoterapi Tedavi Planlama Sureci (IAEA, 2004)
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2.6.1. Bilgisayarh Tomografi (BT)

Bilgisayarli tomografi, X-1is1m1 kullanilarak hasta viicudunda istenen bolge igin
kesitsel goriintii alinmasini saglar. BT aygitinda farkli islevleri gergeklestirmek tlizere
cesitli bolimler vardir. Bu kisimlar, tarayici, bilgisayar ve gorintileme (nitesi olarak

genellebilir.

Standart bir BT cihazinin tarayict bolimii, hasta destek masasi ve gantriden
olusmaktadir. Gantri iginde X-151n kaynagi ve dedektor dizisi bulunur. Bu cihaz
gorintii  olusturmada konvansiyonel X-ismn1 cihazlarinda mevcut olan X-151m
tiiplerinin bir benzerini kullanmaktadir. Ancak diger X-1sin1 cihazlarindan farkli
olarak, kaynagin i¢inde yer aldig1 gantri stirekli donebilir durumdadir. Gantri, yatakli
bir sistem ile hastanin iceri dogru girmesine olanak taniyan, merkezinde daire
seklinde bosluk bulunan bir yapidadir. Icerisinde siirekli dénen X-1s1n tiipii ve
karsisina yerlestirilmis dedektor sistemi vasitasiyla, her agidan istenen vicut
bolimindn yogunluga bagli olarak goriintiilerini almaktadir. Elde edilen gértintiler,
kesit goriintiilerinin olusturulmasinda kullanilir. Masa hareketli oldugundan her
kesitten sonra kaydirilir ve kesit kalinligi bdylece belirlenmis olur. X-151mn tiipii
cikisinda ve dedektor oniindeki kolimatorler sayesinde yelpaze seklinde bir demet

elde edilebilir (Sekil 2.14). Isin demetinin kalinlig1 operator tarafindan belirlenir.

Sekil 2.14. Tlpten ¢ikan X-1s1nlarinin kolimasyonu

Goriintiilerin olusturulmasinda kullanilan X-1sinlart gectikleri ortam boyunca doku
yogunluguna bagli olarak degisen oranlarda zayiflamaya ugrayarak dedektor
tarafindan algilanirlar (Sekil 2.15). Dedektoriin 6l¢tiigii her deger, 1s1n1n kat ettigi yol

boyunca ugradig1 toplam sogurulma miktarinin ifadesi i¢in kullanilmaktadir. Elde
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edilen kesit gorintuleri azaltma katsayilarinin (p) dagilimidir ve bu dagilim daha
sonra BT numaralarina (Hounsfield Units-HU) doniistiiriilerek gri skala ile goriintii
elde edilir. BT numaralar1 -1000 ile +1000 arasindadir (AAPM Task Grup No:66
2003,).

Sekil 2.15. X-151nin dokuda zayiflamaya ugrayarak dedektore ulagimi

H = Rdoku=hsu v 91000 (2.6)

Hsu

Hounsfield skalasi olarak adlandirilan bir referans sistemi kullanilarak goriintii
olusturulur. Hounsfield skalasinda suyun azaltma degeri sifir, kemik gibi ¢ok yogun
olusumlar i¢in bu deger 1000, hava i¢in -1000 olarak kabul edilmektedir. Yag
disindaki yumusak dokular 30-100 arasinda ateniiasyon degerine sahipken, yag
dokusu BT’de -60 ile -200 arasinda degerler alir (Sekil 2.16).
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Sekil 2.16. BT deki sayilarin gri skaladaki renk karsiliklar1 ve kesit goriintiistiniin olusumu

Houndfield skalasina gore, siyahtan beyaza dek degisen bir spektrumda goriintii
olusturulur. X-1511 azaltma katsayisi en yiiksek olan piksellere beyaz renk atanir, bu
deger azaldikca renk grilesir ve koyu tonlara dogru gider, alinan en diisiik deger i¢in

ise siyah renk uygulanarak BT goriintiisii elde edilmis olur.

2.6.2. Tedavi Planlama Sistemi

Tedavi planlama sistemi (TPS) radyoterapinin en Onemli basamagidir. TPS,
hastalarin anatomik bilgilerinin girilmesine, hedef hacmin tanimlanmasina, tedaviye
uygun radyasyon isinlarinin secilmesine ve hastaya verilecek doz dagilimim

gostermeye olanak saglamaktadir.

2.6.3. Sayisal Goriintiilleme ve Iletisim (DICOM - Digital Imaging and
Communications in Medicine)

Farklt medikal sistemlerinin birbirleri ile iletisim kurabilmesi igin bilgi transfer
sistemine ihtiyag duyulur. BT de gekilen gortntilerin konturlamaya gdnderilerek,
gerekli islemler tamamlandiktan sonra TPS’e aktarilmasi ve tedavi plani
tamamlandiktan sonra gerekli bilgilerin dijital iletisim sistemine aktarilmasi islemleri

sayisal goriintiileme agamalaridir.
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2.6.4. Medikal Lineer Hizlandirici
Medikal lineer hizlandiricilar, yiiksek frekanslhi elektromanyetik dalgalardan
yararlanarak elektronlar gibi yiiklii parcaciklar1 dogrusal bir tiip i¢cinde hizlandirarak

yuksek enerjili elektron ve X-iginlarinin elde edilmesini saglayan cihazlardir.

Bir medikal lineer hizlandiricinin ¢alisma prensibi genel olarak su agsamalara dayanr;
bir gii¢ kaynagi modiilatére dogru akim (DC — Direct Current) saglar. Modiilatérden
gelen yiksek voltaj sinyalleri magnetron veya klystron adi verilen dalga tireticileri ve
es zamanli olarak da elektron tabancasina iletilir. Magnetron mikro dalga Ureten bir
cihazdir, yiiksek gliclii bir osilator gibi calisir ve birka¢g mikro saniyede mikrodalga
sinyalleri olusturabilir. Klystron ise mikrodalga iiretmez, var olan dalganin genligini
yukseltir. Mikrodalgalar, magnetron veya klystron tarafindan dalga klavuzu ile
hizlandirici tlip igerisine, elektron tabancasi ile iiretilen elektronlar da hizlandiricr tiip
icerisine gonderilir. Hizlandirict tiip yapisinin i¢ hacmi bakir disklerle veya
diyaframlarla boliinmiistiir ve tamami bakirdan meydana gelir. Bu tiipiin yiiksek

vakumla havasi bosaltilmistir.

Yaklasik 50 keV’lik enerji ile hizlandirict tiip igine gonderilen elektronlar
mikrodalgalarin elektromanyetik alanlariyla etkilesime girerler ve bdylece sinizoidal
dalga bilesim modelinden hiz ve enerji kazanirlar. Hizlandiricr tiipiin  ¢ikis
penceresinden ¢ikan yiiksek enerjili elektronlar yaklagik 3 mm c¢apli bir kalem 151n
formundadirlar. Genele gore daha kisa hizlandirici tiipe sahip lineer hizlandiricilarda
(6 MV veya daha diisiik) X- 1511 iiretimi igin elektronlarin diiz olarak ilerlemesi
saglanir. Yiiksek enerji kapasitesine sahip lineer hizlandiricilarda ise hizlandiric
tipun daha uzun olmasi sebebiyle bu yapi yatay olarak ya da yatay bir agiyla
yerlestirilmistir. Elektronlar hizlandirict yapr ve hedef arasinda, genellikle 90° ve
270° olmak Uzere uygun bir ag1 boyunca egilirler. Biikiici miknatislar, odaklama
bobinleri ve diger yapilar1 igeren demet tagima sistemi ile elektron demetinin hastaya
dogru yonlendirilmesi gergeklestirilir (Sekil 2.17). Bu yolla enerjileri 4-25 MV olan

X-1s1nlar1 ve 4-25 MeV olan elektronlar iiretilmis olur.
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Sekil 2.17. Medikal Lineer hizlandiric1 elemanlar1 (Podgorsak, 2010)

X-151m1 tiretiminde ise genellikle tungsten olan hedefe garptirilan elektronlar, hedefin
hemen altinda X-151n kaynagindaki radyasyon sizintisin1 azaltmaya ve hasta tedavisi
i¢in 151nin yOniinii ayarlamaya yarayan birincil kolimatore gelir. Daha sonra 1s1n,
yogunlugunun izledigi yol boyunca ayni olmasimi saglayan diizlestirici filtreden
gecer. Bu filtre genellikle kursundan yapilmaktadir. Fakat tungsten, celik, uranyum,
alliminyum veya bunlarin kombinasyonlarindan da iiretilebilmektedir. Diizlestirilmis
151 alani iyon odasindan sonra kursun ya da tungstenden olusan bir ¢ift ¢ceneden
(jaw) gecer ve dikdortgen bir alan boyutuna sahip olur (Sekil 2.18). Isinin en son
disariya ¢iktig1 kisim olan gantry, diisey bir eksende donebilme avantajini tasiyan
parcasidir. Gantri dénerken kolimator ekseni 151n merkezi ekseniyle uyusacak sekilde
dikey eksende hareket eder (Khan 2010, Perez ve ark., 2008). Glnimuzde genellikle
medikal lineer hizlandiricilarda, tedavide diizenli ya da diizensiz tedavi alanlari
olusturmak i¢in ¢ok yaprakli kolimatér (CYK (MLC — Multileaf Collimator))
sistemleri kullanilmaktadir (Sekil 2.19). CYK’ler kursun, serrobend ya da tungsten
yapraklardan olusan, birbirinden bagimsiz ve otomatik hareket edebilen bilgisayar

kontrollu gok yaprakli kolimator sistemleridir.
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CYK’lerin bulundugu konumu {iretici firmaya gore degismektedir. Cihaz kafasindaki
yeri bazi ireticilerce ikincil kolimatdr ¢enesinin iizerine, bazilari tarafindan ise
ticlinciil bir kolimator yapist gibi ikincil kolimatdr ¢enesinin altina monte edilerek
belirlenmektedir. Cok yaprakli kolimatorlerin tipleri de Ureticiye gore farklilik
goOsterebilmektedir. Her bir yapragin kalinligi 1-3 cm arasinda degisebilmektedir.
CYK’lerin altinda veya lstlinde radyasyon sizintin1 6nlemek i¢in ek diyaframlar da

kullanilmaktadir (AAPM Rapor No: 72, 2001).
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Sekil 2.18. Medikal Lineer hizlandirici 1sinlama kafasinda (A) X-151m, (B) elektron iiretimi sirasinda
kullanilan bilesenler (Khan, 2014).
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Sekil 2.19. Cok yaprakli kolimator (CYK) (Jeraj ve Robar, 2004)

2.7. Pelvik Bolge Kanserleri

Pelvik kavite, mesane, kalin bagirsak, rektum ve iireme organlarini kapsar. Pelvik
kavitede bulunan kadin lireme organlari, uterus, yumurtaliklar ve fallopi tiipleridir.

Erkeklerde ise prostat pelvik bolgede bulunur.
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Sekil 2.20. Kadin pelvik bolgesi goriinimii (https://www.ncbi.nlm.nih.gov)

Sekil 2.21. Kadmn tireme sistemi (https://www.ncbi.nlm.nih.gov)
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Sekil 2.22. Abdomen ve sindirim sistemi (https://www.ncbi.nlm.nih.gov)

Pelvik bélgede bulunan temel organlar su sekilde tanimlanabilir:

Antis, bagirsak iceriginin viicudu terk ettigi sindirim sisteminin sonundaki agikliktir.
Mesane, idararin biriktirilip depolandig1 organ olarak tanimlanir. Serviks, uterusun
alt, dar ucu, rahim ve vajina arasinda bir kanal olusturur. Endometriyum, rahime
baglanan doku katmani olarak tanimlanabilir. Fallopi tipleri, yumurtalarin
yumurtaliktan rahime gectigi ince bir tiiplerdir. Disi lireme sistemi ig¢inde uterusun
her iki yaninda bir adet yumurtalik ve bir adet fallopi tipu bulunur. Kalin bagirsak,
bagirsagin ¢cekum, kolon ve rektum igeren kismidir, digki suyunu emer ve atiklari
kati bir sekle donistiriir. Kalin bagirsak yaklasik 1,5 metre uzunlugundadir.
Miyometriyum, uterusun dis katmandaki kas tabakasidir. Yumurtaliklar,
yumurtalarin olusturuldugu bir ¢ift {ireme bezidir ve uterusun her iki yaninda
bulunurlar. Pelvik taban, mesaneyi, bagirsaklari ve uterusu destekleyen kaslardan
olusur. Pelvis kemigi, omurgay1 destekleyen ve sindirim, idrar ve lireme organlarini
tutan ¢anak seklindeki kemiktir ve bacaklar pelviste viicuda baglanirlar. Rektum,
aniise en yakin olan kalin bagirsagim son birkag santimetrelik kismidir. Ince bagirsak,
sindirimin biiylik boliimiiniin gergeklestigi organdir ve duodenum, jejunum ve ileum

kisimlarindan olusur. Uzunlugu yaklasik olarak 5-6 metredir. Uretra, idrar
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mesaneden viicudun disina tasiyan tiiptiir. Uterus, kadin pelvisindeki kiguk, oyuk
armut seklindeki, fetusun gelistigi organdir. Vajina, uterustan viicudun digina ¢ikan

kas kanalidir. Dogum sirasinda bebek vajinadan gecer.

Pelvik bolge radyoterapisinde genel olarak ylksek enerjili fotonlarla 3 boyutlu
konformal tedavi uygulanir. Timor yerlesimine gére 3 veya 4 alanli tedavi
uygulanabilir. Genel olarak toplam tedavi icin 40 Gy veya 50 Gy Onerilmektedir.
Tedavi yapilirken kritik organ dozlarina da dikkat edilmelidir. Radyoterapi Onkoloji
Grubu’nun (RTOG — Radiation Therapy Oncology Group) jinekolojik kanserler icin
sirdiirdiigii 3 boyutlu konformal radyoterapi ve yogunluk ayarli radyoterapi
uygulamasini igeren aktif protokoliinde uyulmasini istedigi kritik organ tolerans

dozlar su sekilde belirtilmistir:

e Toplam ince barsak hacminin %30’unun aldig1 doz 40 Gy ve asagisinda
olmali,

e Toplam rektum hacminin %60’ 1n1n aldig1 doz 40 Gy ve altinda olmali,

e Mesane hacminin %35’inin aldig1 doz 45 Gy ve asa- gisinda olmali,

e Spinal korda herhangi bir nokta 45 Gy Uzerinde doz almamali,

e Femur baslarinin aldigt doz 45 Gy’i ge¢memeli seklindedir (Kilic ve
Demircioglu, 2014).
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3. GEREC ve YONTEM

3.1. GE LightSpeed™ RT Bilgisayarh Tomografi Cihazi

Tedavi planlama sisteminde kullanilmak tizere gerekli olan rando fantomun pelvik
bolge kesitlerinin elde edilmesi icin, Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi
Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’'nda bulunan GE LightSpeed™ RT Bilgisayarli
Tomografi cihazi kullanilmistir. 80 cm gantri genisligine ve ¢ok kesitli goriintileme
Ozelligine sahiptir. Calismada hastalarin tarama bolgesi 2,5 mm araliklarla

goriintiilenmistir.

Sekil 3.2. Rando fantomun kesit goriintiilerinin alinmas1 (AUROAD)
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BT Goriintiilerinin Konturlanmasi

Kadin rando fantomuna ait BT den elde edilmis kesit goriintiileri aktarim sistemleri
ile konturlama bilgisayarina gonderilip body, rektum ¢izilmis, daha sonrasinda ise
pelvik bdlgede bulunan standart bir kanser vakasinda olusabilecek rastgele ortalama
olarak yerlestirilmis PTV ve CTV hacimleri hazirlanmistir. Yap1 ve organ konturlari
ile hedef hacimleri igeren kesitsel gorintller uygun planlamalarinin yapilmasi igin

TPS’ye gonderilmistir.

3.2. Elekta Precise Tedavi Planlama Sistemi

Segmentli ve kama filtreli pelvik bolge planlarinin hazirlanmasinda, Elekta Synergy
Platform lineer hizlandirici cihazinin tedavi planlama sistemi Precise model 2.15
versiyon kullanilmistir. Bu yazilim, kullanicinin sisteme goriintii tarayicilarindan
girilen hasta verisini kullanarak tedavi plani olusturmayir ve hazirlanan planin

degerlendirilmesini saglar.

Isletim sistemi LINUX olup, network sistemi olarak IMPACT sistemini kullanmakta

DICOM RT uyumu sayesinde bilgi aligverisi yapabilmektedir.

Precise Plan 2.15 planlama sisteminde doz hesaplamalarinda fotonlar i¢in “Full Area
Integration” algoritmasi, elektronlar i¢in “Hogstrom’s Pencil Beam” algoritmast,
YART i¢in ise “aperture based inverse planning” algoritmasi kullanilmaktadir

(Elekta Synergy Linear Accelerator Manual, 2005).

Sekil 3.3. Rando fantom iizerinde PrecisePLAN ile yapilan tedavi plan1 (18 MV — segmentli plan)
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Planlama sisteminde farkli enerjileri ve teknikleri fotondtron olusumu agisindan
mukayese edebilmek icin, toplam 4 adet pelvik bdlge tedavi plani olusturulmustur.
Giinlik 2 Gy olmak tizere 25 fraksiyon halinde, toplam 50 Gy’lik foton dozu
verilecek sekilde yapilan planlardan iki tanesinde 18 MV, diger iki tanesinde 10 MV
enerjileri kullanilmigtir. Her iki farkli enerji icin de hem segmentli hem de kama

filtreli planlar olugturulmustur.

e 18 MV enerjide, segment kullanilarak,
e 18 MV enerjide, kama filtre kullanilarak,
e 10 MV enerjide, segment kullanilarak,

e 10 MV enerjide, kama filtre kullanilarak tedavi planlar1 hazirlanmistir.

3.3. Elekta Medikal Lineer Hizlandiric1 Cihazlari

Bu calismada Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi
Ana Bilim Dali’nda bulunan Elekta marka Synergy ve Synergy Platform model
lineer hizlandirict cihazlar1 kullanilmistir. Lineer hizlandirici cihazi 4-6-18 MV
olmak Uzere 3 foton enerjisine 6-9-12-15-18 MeV olmak tizere 5 farkli elektron
enerjisine sahiptir. Diger lineer hizlandiricida ise 4-6-10 MV foton enerjileri
kullanilabilmektedir. Calismada yapilan tiim planlamalar, pelvik bdlge kanserlerinin
tedavisine uygun olan 10 MV ile 18 MV’lik foton enerjileriyle ve ayri ayri

segmentler olusturularak veya wedge filtreleri kullanilarak gergeklestirilmistir.

S o L . s so8t
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Sekil 3.4. Elekta Synergy Lineer Hizlandiric1 Cihazi (AUROAD)
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Sekil 3.5. Rando fantomun LINAK ’ta 1sinlanmak iizere hazirlanmasi. (AUROAD)

3.4. indiyumun Uyarilma Fonksiyonlari
Kullanilan yaprakeiktaki elementlerin izotoplarinin ylksek enerjili pargaciklara
maruz birakilmasi sonucu kararli hale gecerken yayinlanan radyasyonun ol¢iimii

temeline dayanir.

Yuksek enerjili fotona maruz birakilan 6rnegin kararsiz hale gelip radyasyon salinimi
yapmasiyla ortaya c¢ikan gama, foton enerjisi hakkinda bilgi vermez, uyaran
pargaciklarin sayisinin saptanmasina olanak tanir. Indiyumun kararli hale gegerken
yayinladigi betalardan sonra salinan gamalarin enerjisi bellidir. Genel pikler belli
oldugundan yiiksek ihtimalle atilan gama enerjisinin olusturdugu piklerden birinin
secilmesi gerekmistir. Bu yiizden karsilastirma yapilabilmesi i¢in her 6lgiimde

spektrum analizinde 1293 keV’lik piklere bakilmistir.
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Sekil 3.6. 18In elementinin basitlestirilmis bozunma semas1 (Akhlahgi ve ark., 2013)

Sekil 3.6’da da goriildiigii gibi kararli hale ulasmak {izere indiyumun yaptigi
salmimlar bellidir. Beta bozunumundan sonra, olusan Onemli gama bozunma
enerjileri sekilde gosterildigi gibi ii¢ tanedir. Alinan 6l¢iim sonuglarinda, olusturulan
gama enerji spektrumunda 1293 keV’lik enerji pikine bakilarak partikiil sayilari

saptanmigtir.
3.5. Indiyum Yaprakeiklarmin Yerlesimi ve Kullanimi

Bu tez c¢alismasinda, yaprak aktivasyon metoduyla partikiil sayisina ulasilmistir.
Toplamda 6 adet indiyum yaprak¢igi ile her i1simnlama esnasinda ayni diizenek
kurularak deneyler tekrarlanmistir. Farkli enerjilerle ve farkli segmentlerle
hazirlanan planlarin uygulanmasindan sonra, kullanilan rando fantom icinden
yapraklar alinarak 6l¢time hazirlanmistir. Sayim sonuglar1 saptandiktan sonra, 6 adet
indiyum yaprak¢igindan alinan sayim sonuglarinin ortalama degerleri farkli 1ginlama

teknikleri ve enerjilere gore birlestirilerek tablo haline getirilmistir.
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Sekil 3.7 indiyum yaprak¢igi (AUROAD)

Olgiimler yapilirken boyutlari ve kiitleleri bilinen, gerekli numaralandirma ve
gruplandirmalar yapilarak konumlandirilmis yaprake¢iklar kullanilmigtir. Deneyler
arasinda yar1 omiir faktorii dikkate alinarak yaprakg¢iklarin aktivitesinin sifirlanmasi

beklenmis, 2-3 giin araliklarla dl¢timler gerceklestirilmistir.

3.6. Rando Fantom

Insan dokusu ile esdeger yogunlukta olan rando fantomlarda; kemik, kas, akciger ve
viicut bosluklar1 gibi yapilarla insana en yakin modelleme saglanmaya calisilmistir.
155 cm boyunda, 50 kg agirliginda bir kadin olarak tasarlanmistir ve kalinliklart 2,5

cm olan 32 adet yatay kesitten olusmaktadir.

Bu tezde rando fantomun pelvik bolgesi kullanilmistir.
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Sekil 3.8. Rando fantom (AUROAD)

Pelvik bolgede bulunan PTV iginlama alaninin i¢inde yer almaktadir ve 6l¢imin
yapilacagi hacim belirlenerek her deney Oncesi ayni kesitlerin arasina yaprakgiklar
yerlestirilmistir. Konumlandirilan yaprakgiklarin kesit aralarinda bulunduklar yerler

isaretlenmis ve sonraki Ol¢limler i¢in referans olusturulmustur.

Sekil 3.9. Yaprakgiklarin rando fantom ig¢inde konumlandirilmasi
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Sekil 3.10. Kesitler aras1 yaprakgiklarin yerlesimi

3.7. Germanyum Yar1 Iletken Dedektorii
Olgtimlerde, Akdeniz Universitesi Niikleer Bilimler Uygulama ve Arastirma
Merkezi’'ne ait AMATEK-ORTEC marka GMX-20195-P model n-tipi yuksek

saflikta germanyum yari iletken dedektorii kullanilmistir,

Yapilan tez caligmasinda, aktif hale getirilen yapraklardan salinan gamalarin
takibinde AMATEK-ORTEC marka GMX-20195-P model n-tipi HPGe (High Purity
Germanium) dedektorii kullanilmistir. Dedektoriin rolatif foto-pik verimi %20’dir.
1.33 MeV’de FWHM (full width half maximum, enerji pikinin yar1 yiiksekligindeki
genislik) degeri 1.90 keV’dir. 59 keV’de ise bu deger 650 eV’dir. Dedektor, hizl
notronlarin olusturabilecegi zarara kars1 direncglidir. Ayrica ince bir giris penceresine
sahiptir. Boylelikle dedektor kaplama malzemesi ile foton arasinda olusabilecek
Compton olay1 azaltilmis ve keV mertebesinde enerjilerin dlgiilebilmesi saglanmistir.
Dedektoriin disin1 kaplayan karbon fiber kaplama ile ¢evre radyasyonunun etkisi
azaltilmistir. Enerji  kalibrasyonu, Cekmece Niikleer Arastirma ve Egitim
Merkezi'nden (CNAEM) temin edilmis farkli enerjilerde gama salan karma gama

kaynagi ile yapilmistir. Dedektoriin gii¢ ihtiyact ORTEC marka bias gii¢ saglayici ile
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kargilanmistir. Dedektorde iyonlasma sonucunda olusan akimin islenerek sinyale
doniistiiriilmesi islemi, 6n yiikselte¢ ve yiikselteg ile saglanmistir. Sayimin yapildigi
diizenek, igerdigi ORTEC marka ¢oklu kanal analizori (MCA) ile sinyalleri
genliklerine gore biinyesinde barindirdign 16384 kanala yerlestirmektedir. Olgiim
diizeneginin son asamasinda elde edilen verilerin gorsellestirildigi bir bilgisayar
bulunmaktadir. Verilerin  gorsellestirilme siireci, bu bilgisayarda bulunan
MAESTRO32 adli program ile yapilmaktadir. MAESTRO32 programi ile sayim ve
spektroskopi islemlerinin ¢iktisi elde edilmektedir. Dedektor ile bilgisayar arasindaki
islemleri yapan elektronik elemanlar (ylikselte, MCA vd.), NIM (Nuclear
Instrument Module) adi1 verilen yapiya yerlestirilmistir. Deney siiresince sivi azot ile

sogutulan dedektor, kursun bloklarla diizenek disindan gelen radyasyona karsi

muhafaza edilmistir.

Sekil 3.11. HPGe dedektorii (sivi azot tanki ve kursun zirh)
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Sekil 3.12. HPGe dedektoril (NIM, glic kaynagi, MCA, yiikseltec ve MAESTRO32)

3.8. MAESTRO Analiz Program

Maestro analiz programinda, dedektorden gelen sinyalleri otomatik olarak kalibre
ederek kanal ve say1 olarak grafige dokebilen bir yazilim kullanilmaktadir. Boylece
dedektorde Olcilen sinyalleri, gama sayisi agisindan saptayarak detektore gelen
parcaciklarin sayisini bildirir. Bu sayede partikiil sayisi elde edilmis olup sonuca ve

yoruma imkan saglamais olur.
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Sekil 3.13. indiyum yaprak¢iginin aktivasyonu sonucu ¢ikan spektrum, 1293 keV enerjisinde segilen
pik.
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Sekil 3.14. Maestro 32 analiz programi ekran goriintiisii
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4. BULGULAR

Her 1s1nlamada kullanilan 6 adet indiyum yaprak¢iginin aktivasyonundan elde edilen
partikiil sayilar1 belirlendikten sonra, alinan 6 farkli 6l¢iim degerinin ortalamasi
hesaplanmistir. Tablo 4.1°de goriildiigi gibi her farkli teknik ve enerji igin ayn1 islem

tekrarlanmig ve listelenmistir.

Yapilan Olgiimler sonucunda, 1sinlama yapilan enerji degeri yiikseldikge parcacik
sayisinin da arttigr goriilmiistir. 18 MV foton 1simmlamasi sonucunda, segmentli
planlar kullanilarak yapilan 1isinlamalarda daha fazla sayim alinmistir. 10 MV foton
kullanilarak yapilan isinlamalar sonucunda ise, kama filtreli planlar kullanilarak
yapilan 1sinlamalarda daha ¢ok partikiil tespit edilmistir. Bu durum, segmentlerde ve
kama filtrelerde farkli materyal kullanilmasi ve bunlara bagli olarak etkilesim

olasiliklarinin enerji degerine gore degismesiyle baglantilandirilabilir.
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Tablo 4.1. Farkli indiyum yaprakgiklarindan alinan partikiil sayisi 6l¢iim sonuglari

L3 - Kama F. L3 - Segment L2 - Kama F. L2 - Segment
1 865 +32 1676 +40 130 +12 69 +13
2 1266 +38 2054 +50 134 +13 61 +15
3 887 +31 1769 +46 78 +16 63 +12
4 770 +28 1205 +39 77 +12 60 +7
5 473 +24 1334 +40 76 +11 58 +6
6 1558 +42 1130 +34 64 +8 59 +11
ORT 970 +33 1528 +42 93 +12 62 +11
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5. TARTISMA

Rando fantomdan alinan bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri olusturulduktan sonra,
farkli enerjiler ile kama filtrelerden veya segmentlerden yararlanilarak tedavi planlar
olusturulmustur. 6 adet indiyum yaprak¢igi rando fantomdaki hedef hacim icerisinde
diizenli bir sekilde konumlandirilarak ELEKTA Synergy ve ELEKTA Synergy Platform
modelli lineer hizlandiricilar ile olusturulan gesitli planlarla 1sinlanmistir. Germanyum
yar1 iletken dedektorii ve Maestro analiz programi kullanilarak gama spektrumu
olusturulmustur. 1293 keV’lik enerji pikine bakilarak dedektor tarafindan sayilan toplam
partikiil sayist elde edilmistir.

Medikal lineer hizlandirici ile yapilan 1sinlamalar sonucunda, yiiksek enerjiler
kullanildiginda gesitli etkilesimlere bagli olarak ortaya ¢ikan partikiil sayisinin, enerji
degeri arttikga yiikseldigi saptanmistir. Segmentli planlarda 18 MV ile 1sinlanan
yaprakgiklardan alinan 6l¢im sonuglari, en yiiksek degerde ¢ikmistir. 18 MV segmentli,
18 MV kama filtreli, 10 MV kama filtreli ve 10 MV segmentli planlar icin partikul
sayist Ol¢iim degerleri sirasiyla; 1528+42, 970£33, 93+12 ve 62+11 olarak tespit

edilmistir.

Yiksek enerjiler kullanildiginda 18 MV ig¢in, partikiil sayisinin kama filtreli plana gore
segmentli planda yaklasik 24 kat daha fazla ¢iktig1 goriilmiistiir. 10 MV igin ise, partikiil
sayis1 kama filtreli planda segmentli plana gore yaklasik 10 kat daha fazladir. Bu durum,
kamalarin ve segment olusturmak i¢in kullanilan ¢ok yaprakli kolimatorlerin yapisinda

bulunan malzemelerin farkli olmasiyla agiklanabilir.

Fotonlarin etkilesim yapma olasilig1 her enerji ve materyal icin farklilik gdstermektedir.
Bunlarin ¢oziimlemesini yapabilmek i¢in, farkli elementlere gore fotonlarmn etkilesim
yapma olasiliklarin1 gosteren grafiklere bakilmasi gerekmektedir. Yalniz iiretici
firmalarin  kullandigi malzemeler medikal lineer hizlandiricilar i¢in  degisiklik
gostermektedir. CYK ve kama filtrelerde kullanilan malzemeler de hizlandirict
markasina gore degisir. Bunun i¢cin ELEKTA markasinin cihazlarinda kullandigi

materyallerin bilinmesi gerekir.
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Yiiksek enerjili radyoterapi sirasinda olusabilecek partikiil etkilesimleri sonucunda
istenmeyen radyasyon aciga cikabilir. Farkli planlama teknikleri ve daha yiiksek

enerjiler kullanildiginda ise bu durumun olusabilecegi géz oniinde bulundurulmalidir.
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6. SONUC ve ONERILER

Pelvik bolgeye uygulanan radyoterapilerde yiiksek enerjili 1smlamalar dolayisiyla
olusabilecek gereksiz radyasyon, 6lcim sonucunda hesaplanan degerler goz Oniine
alindiginda ihmal edilebilir diizeydedir. Farkli planlama teknikleri uygulandiginda,
yuksek enerjili radyasyonun sebebiyet verecegi cesitli etkilesimler sonucunda ortaya
¢ikacak partikiiller dolayisiyla olusabilecek dozlar yikselebilir. Bu durum da, daha etkili
komplikasyonlarin ortaya ¢ikmasina ve ikincil kanser riskinin artmasina yol acabilir.
Enerji seviyesi arttikga da benzer etkiler gortlebilir. Bu sebeple, yuksek enerjiler ve
uzun siireli 1ginlama uygulanmasi gereken teknikler kullanildiginda istenmeyen

partiktllerden gelebilecek dozlar dikkate alinmalidir.
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