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GIRIS VE AMAC

Radyoterapide (RT) amag hedef voliime yiiksek doz verilirken etraf saglam dokularda
miimkiin olan en diisiik dozun elde edilebilmesidir. Konvansiyonel teknikler ile yapilan
RT’de hedef voliimiin istenen dozu alabilmesi i¢in genis bir normal doku miktarinin da
1sinlanmasi kagmilmazdir. Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT) teknikleri ve gelisen
RT cihazlarn sayesinde saglikli dokularin daha yiiksek oranda korunabilmesi miimkiin
olmustur. 3BKRT nin bir iist basamagi olan ve son yillarda gelisen yogunluk ayarli RT
(Intensity Modulated Radiotherapy-IMRT) ile hedefte daha homojen bir doz dagilimi elde
edilirken kritik organlarin aldig1 dozlar (her ne kadar isinlanan voliim artsa da) 3BKRT’ den
daha diisiik olmaktadir.

Lineer hizlandiric1 (linak) cihazlarinda IMRT tekniginin uygulanabilmesi igin cihaz
kafasinda ¢ok yaprakli kolimator (multileaf collimator-MLC) sisteminin bulunmas1 gerekir.
Her bir gantri agisinda MLC’ler ile pek ¢ok farkli pozisyonda kiiciik alt alanlar (segment)
meydana getirilerek ayn1 alan igerisinde yogunlugu degistirilmis bir doz dagilimi olusturulur.
Bir baska deyisle olusturulan bu 1sin yogunlugu degistirilmis alanlar, birgok diizensiz sekilli
kiiclik segmentlerden meydana gelir.

Radyoterapide linak cihazlarinin kurulum ve kabul islemleri sirasindaki dozimetride
veya IMRT tedavileri 6ncesinde yapilan hastaya 6zel dozimetrik kalite kontrollerde kullanilan
4x4 cm ve altindaki alanlar, kiicik alan olarak adlandirilir (1-4). Tedavi planlama
sistemlerinin (TPS) kurulum ve hasta planlamalarina uygun hale getirme islemleri igin gerekli
tiim veriler su fantomu i¢inde iyon odalar1 ile yapilan dl¢iimlerden elde edilir. TPS’de kiiciik
alt alanlar igeren IMRT planlamalar1 i¢in gereken dozimetrik dlgiimlerde, genellikle 0.01 cc

ile 0.13 cc hacimlerinde olan iyon odalarinin kullanilmasi tavsiye edilmektedir (5). 0.6 cc gibi
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daha genis hacimli iyon odalar1 ise daha ¢ok doz verim (out-put) 6l¢iimleri ve kalibrasyonlar
icin kullantlir.

Tedavi planlama sisteminde 3BKRT planlamasi yapilabilmesi igin bilgiayara girilmesi
gereken dozimetrik dlgiimlerin 4x4 ile 40x40 cm alan araliginda yapilmasi yeterlidir. Ancak
IMRT tedavi planlamalarinda kiigiik segmentlerin meydana gelmesi nedeni ile 1x1 ile 4x4 cm
arasinda kiigtik alanlarin hassas sekilde ol¢iilerek 6nceden TPS’ye girilmesi, daha sonra da bu
verilerin kullanilacagi IMRT planlamalarindaki dozimetrik hesaplamalarin dogrulugunun
kontrol edilmesi son derece onemlidir. Kiigiik alanlar i¢in farkli tasarimlardaki dozimetrik
sistemlerle yapilan Olglimlerin birbirinden belirgin olarak farkli oldugu bir¢ok calismada
goriilmiistiir (2,6,7). Farkli dozimetrik sistemler ile elde edilen kiiglik alan 6l¢iim sonuglarinin
birbirlerinden kabul edilen hata limitlerinin iizerinde farkli olmasi, hem TPS hesaplarinda
hem de hasta kalite kontrollerindeki 6l¢iimlerde hata oranlarinin artmasina neden olur. Bu
nedenle TPS’nin IMRT tedavilerini dogru bir sekilde planlayabilmesi ve sonrasinda hasta
plan1 dozimetrik kontrollerindeki kalite giivenirligi (QA) i¢in gerekli “kiiciik alan” dozimetrik
Ol¢timleri, farkli tasarimlardaki 6lgiim sistemleri ile test edilmeli ve karsilastirilmalidir.

Bu calismada farkli iyon odalar1 ve dozimetrik sistemlerle yapilan dl¢timlerin TPS’de
elde edilen IMRT planlamalarina olan etkilerinin arastirilmasi amaglanmistir. Boylece hem
TPS’nin kullanima hazir hale getirilmesi (commissioning) sirasinda “kiiciik alanlar” da elde
edilen sonuglarin karsilagtiritlmasi yapilarak TPS’ye dogru degerlerin girilmesi temin edilecek
hem de IMRT planlamalar1 ve fantom {izerindeki tedavi 6ncesi yapilmasi gerekli dozimetrik

kontroller i¢in kalite giivenligi arttirilmis olacaktir.



GENEL BiLGILER

LINEER HIZLANDIRICILAR

Lineer hizlandiricilar, elektronlar gibi yiiklii pargaciklarin vakum altindaki bir tiip
boyunca yaklasik 3000 MHz’lik mikro dalga radyasyonu kullanilarak hizlandirildigi ve
yiiksek enerjili elektron ile X-1ginlarinin elde edildigi cihazlardir. Elde edilen yiiksek enerjili
elektronlar yiizeysel tiimorlerin tedavisinde, elektronlarin hedefe carptirilmasi ile elde edilen
yiiksek enerjili X-1sinlar1 ise derin yerlesimli tiimorlerin tedavisinde kullanilmaktadir. Ilk
medikal linak cihazi 1952 yilinda Londra’daki Hammersmith Hastanesi’'nde kurulmus ve bu
cihazla ilk tedavi 1953 yilinda 8 MV X-isginlariyla yapilmistir (6,7).

Lineer hizlandiricida giic kaynagi, sebeke alternatif elektrik akimindan modiilatore
dogru akim gonderir. Modiilatér yiiksek voltajda elektrik atimlari (puls) iireterek birkag
mikrosaniye gibi kisa araliklarla hidrojen thyratron tiipiinii tetikler. Bu sinyaller magnetrona
(ya da klystrona) ve es zamanli olarak elektron tabancasina gonderilir. Magnetron mikrodalga
tireten bir cihazdir, yiiksek gliclii bir osilator gibi calisir ve gelen sinyalle birka¢ mikrosaniye
araliklarla mikrodalga sinyalleri olusturur. Klystron ise mikrodalga iiretmez, diisiik giliclii
osilatorden gelen mikrodalganin genligini yiikseltir. Magnetron (ya da klaystron) tarafindan
olusturulan ytiksek giicteki mikrodalga sinyalleri, dalga kilavuzu sistemi ile hizlandirici tiipe
girer. Her sinyal i¢indeki mikrodalganin frekans1 3000 MHz’dir. Elektronlar kiimeler halinde
ayni dalga klavuz sistemiyle elektron tabancasindan mikrodalgalar ile eszamanli olarak
hizlandiric1 tiipe enjekte edildiklerinde baslangic enerjileri 50 keV civarindadir. Tiip
igerisinde 151k hizindaki mikrodalganin elektromanyetik alani ile etkilesen elektronlar, dalga
seklindeki elektrik alandan enerji kazanir ve hizlanirlar. Hizlandiricir tiipiin eksenindeki
delikler boyunca odaciktan odacia iletilen yiiksek enerjili elektronlar, tiipiin ¢ikisinda
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yaklagik 3 mm c¢apli bir huzme seklindedirler. Diisiik enerjili linaklarda (4-6 MV) hizlandirma
tipli daha kisadir ve tiipiin oda zeminine goére dikey yerlestirilmesi sayesinde elektron
huzmesinin saptirilmasina ihtiya¢ duyulmaz. Yiksek enerjili linaklarda ise tiip daha uzun
oldugundan yatay olarak yerlesmistir. Hizlandirilmis elektronlar, magnetik saptiricilar ile
1sinlama kafasi i¢inde 90° veya 270° saptirtlarak masaya dik hale getirilir. Elektron 1sinlart
hedefe carptirlmadan tedavi kafasina gonderilebilecegi gibi tungsten hedefe carptirilarak
yiiksek enerjili X-1s1nlar1 da elde edilebilir. Bu sekilde enerjileri 4-25 MV olan X ve elektron
1sinlart tiretilir (Sekil 1).

Gantri diniisiiniin Ganiri Hizlandina tiip
baglant veri

Saptiric magnet I

L L L L L

Sirkiilatdr B e = = ) | Hedef

Mikrodalga E
valf Vakum [ ' [
| pompasi || Flektronlar | .
M El : X-1smlan
Mikro [ -
dalga Izomerkez >f
kilavuzu . .

Klystron | Agirhk dengeleyici

Sekil 1. Lineer hizlandiricimin sematik gosterimi

Hareketli masa

Tedavi kafas1 kursun/tungsten’in kullanildig1 kalin koruyucu bir zirh ile kaplidir. Tedavi
kafasiin i¢inde sirasiyla primer kolimatorler, doz hizinin 6l¢iildiigii monitor iyon odalari, 151k
ve ayna sistemi, ayarlanabilir sekonder kolimatorler (simetrik-asimetrik g¢eneler) ve MLC
bulunur. Standart kama filtre ve koruma blok tepsisi takilabilmesi i¢in kafanin alt yiiziinde
0zel yerler vardir. Gantri, linaklardaki radyasyon kaynagini yatay bir eksende dondiirme
imkani saglar. Isinin hastaya yonlendirildigi ve bigimlendirildigi kisim olan kolimator kendi
etrafinda donebilir. Kolimator rotasyon ekseniyle gantri rotasyon ekseninin kesisim noktasi

esmerkez (isocenter) olarak adlandirilir ve tedavi i¢in ¢ok 6nemli sanal bir noktay1 olusturur.



Hastaya ulasmadan once 1sinlar kafa icinde foton modunda diizlestirici filtreden, elektron
modunda ise sacici filtreden gegirilir. Foton modunda kullanilan diizlestirici filtre koni

seklinde olup genellikle tungstenden, elektron modunda kullanilan sagici filtre ise folyo

seklinde olup aliiminyumdan imal edilmistir (Sekil 2) (8).

PR, Elektron demeti
; — X-sinz hedefi 1

__——  Primer kolimatér _ A
T

. Sagqiaifoil — [

— o Iyon odast ——— "
- ] [~
[__ L___\,F——__ Ikincil ;_]
\ kalimatir ]
\ I|1
|I |
\ e I|
Elektron — ||
I', aplikatiri
\
1
—— _ N
" Hasta — — Hausta T
X-isini tedavi modu

Elektron isint tedavi modu

Sekil 2. Lineer hizlandirici 1isinlama kafasinda (a) X-151n1, (b) elektron iiretimi sirasinda

kullanilan bilesenler.

Tipik bir modern lineer hizlandirici kafasinda birincil sabit kolimatorler (fixed primary
collimators), ikincil kolimatorler/ceneler (secondary collimators/diaphragms) ve MLC’ler
bulunur. Genellikle tungstenden yapilan birincil kolimatorler hedefin altinda, diizlestirici
filtrenin {izerinde, iki ucu acik az egimli konik bir bosluk seklindedirler. Kaynaktan
yayinlanan 1smlar bu dogrultuda engellenmeden kafa disina ¢ikarken, tedavi kafasi ile
etkileserek meydana gelen alan dis1 sizint1 radyasyonun &nlenmesine yardimei olurlar. ikincil
kolimatdrler genellikle yaklasik 8 cm kalinliginda tungsten veya kursun alagimdan yapilmis
iki ¢ift metal bloktan olusur. Karsilikli hareket eden bu metal bloklara kolimator ¢enesi (jaw)
ad1 verilir. Cenelerin kapattigi yerde (alan disindaki) doz, zirhlanmamis 15 demetinin
olusturdugu alan i¢i dozun yaklasik %0.4’1 kadardir. Karsiliklt her iki ¢ene simetrik veya

asimetrik olarak esmerkez uzakliginda 0’dan 40 cm’ye kadar kare veya dikdortgen alanlar



olusturmak ic¢in ayarlanabilirler. MLC’ler ise tepsiye konulan koruma blogu olmadan,

diizensiz sekilli alanlar olusturmak i¢in kullanilan ¢ok yaprakli kolimatorlerdir.

=

SIEMENS

VARIAN

ELEKTA

Sekil 3. Elekta, Siemens ve Varian iiretici firmalarina ait kolimator yapilar

Radyoterapide gliniimiizde Elekta, Siemens ve Varian marka linak cihazlar
kullanilmakta ve bu ii¢ firmanin cihaz dizaynlar1 farklilhik gostermektedir (Sekil 3). Bazi
markalarda ikincil kolimatorler (iist ve alt jawlar) kaynaga yakin konumda ve MLC’ler
jawlarin altinda konumlandirilirken (Siemens ve Varian), Elekta’da ise MLC’ler kaynaga
yakin sekilde dizayn edilmistir. Sekil 4’de ti¢ tiretici firmanin farkli linak kafalarinin sematik

¢izimi goriilmektedir.

Hedef
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Sekil 4. Elekta, Siemens ve Varian iiretici firmalarina ait kolimator yapilar1 (uzunluklar

cm cinsinden verilmistir) (8).

COK YAPRAKLI KOLIMATORLER

(MULTILEAF COLLIMATOR-MLC)

Konvansiyonel kolimatorler sadece kare veya dikdortgen alanlari smirlandirirlar.
Tepsiye monte edilen (standart veya fokalize) kursun koruma blogu olmaksizin daha farkl
geometrik sekilli alanlar olusturmak i¢in MLC’ler gelistirilmistir. MLC’ler tiimor ve riskli
organlarin sekline uygun olarak 1sin alaninin kolay ve hizli sekillendirilmesini saglarlar.

3BKRT ve IMRT gibi gelismis RT tekniklerinin uygulanabilmesi i¢in gereklidir (Sekil 5).

Sekil 5. Cok yapraklh kolimatérler (MLC)

Cok yaprakli kolimatorler, ikincil kolimator gibi tek bir metal blok yerine, ¢ok sayida
karsilikli olarak bagimsiz hareket edebilen ince-uzun genellikle tungsten yapraklardan
olusurlar. MLC’lerin pek ¢ok degisik bi¢imi mevcut olup, bunlarin bir kismu ticari firmalar
tarafindan dizayn edilmis, bazilar1 ise 6zel uygulamalar i¢in arastirma gruplar tarafindan
yapilmistir (Sekil 6). Ilk olarak Takahaski tarafindan 1960°da onerilmesine ragmen modern
MLC’ler ancak 1980’lerde klinikte kullanilmaya baslanmistir. Ilk MLC Japonya’da
yapilmigtir. Avrupa’daki ilk MLC ise Iskandinavya’da yapilmis olup Scanditronix
mikrotronuna monte edilecek sekilde gelistirilmistir. Philips (giiniimiizde Elekta) ve Varian

ilk ticari MLC’lerini 1990’larda Avrupa ve ABD’de kullanima sunmuslardir. Giiniimiizde
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linak {retimini durdurmus olan Siemens ve GE ise diverjans uyumlu MLC’li linaklar
tretmislerdir (9).

Elekta, Siemens ve Varian markalarinin lif dizaynlar1 da birbirlerine gore farkl
Ozellikler gosterirler. Lif kalinliklar1 sirasiyla 75, 76 ve 55 mm’dir. Farkli linak iireticilerinin
kafa dizaynlarina gore MLC’ler ¢enelerin iistiinde olabildigi gibi en altta da olabilirler (Sekil
3 ve 4). ikincil kolimatdriin (X jaw) yerini alan MLC’ler dnceleri iki fokuslu (double focused
MLC/DF-MLC) olarak tasarlanmistir. DF-MLC tipinde karsilikli lif hareketleri diiz bir hatta
degil, merkezi 1s1n kaynagi olan bir yay c¢izmektedir. Boylece liflerin alan i¢ine bakan
kenarlar1 (leaf end) her alan genisligi i¢in (X yoniinde) diverjan konumdadir. Ayn1 zamanda
liflerin birbirine yaslanan yan ylizleri de tam olmasa da (Y yo0niinde) diverjan olacak sekilde
tasarlanmigtir. MLC’nin ikincil kolimatdrlerin altinda veya {istiinde yer aldig: tek fokuslu
(single focused MLC/SF-MLC) tasarimlarda liflerin birbirine bakan yan yiizleri diverjan
olmakta ancak lifler diiz bir hatta hareket ettiginden alan i¢ine bakan kenarlar1 (leaf end)
diverjan/fokuslanmig degildir. Bu nedenle SF-MLC’de farkli alan biiyiikliiklerinde farkl
transmisyon penumbrast olusmakta ve 9%50’lik doz hatti (dozimetrik alan kenari) ile
geometrik 151k alan kenar1 birbirine tam uymamaktadir. Halen {iretimde olan iki marka (Elekta
ve Varian) SF-MLC tasariminda ise, dar ve genis alanlardaki farkli transmisyon nedeniyle
artan penumbrayr minimuma indirebilmek icin MLC’lerin alan i¢ine bakan kenarlari
yuvarlatilmistir (Sekil 3). Bu sekilde tasarlanan MLC’lerin fokuslanmig MLC’lere gore
penumbra genisligi farkli acgikliklarda degismekle birlikte ancak 1-3 mm arasinda artig
gostermektedir. Yan yana kayarak birbirlerinden bagimsiz hareket etmeleri sonucunda
olusacak siirtlinmeyi en aza indirmek i¢in ise MLC’lerin yan yiizleri arasinda minimal bir
bosluk birakilmistir. Isin huzmesi dogrultusundaki yan yiizeyleri, lifler arasi sizintiy1 en aza
indirebilmek i¢in diiz olmak yerine girintili ¢ikintili (tongue&groove) sekilde tasarlanmistir
(Sekil 6). Calismamizda kullandigimiz linakta X jaw’it MLC’lerin hemen altinda, MLC’lerin
ardindan hareket ederek lifler aralarindaki bosluklardan dogacak sizintiyr en aza indirme
(backup jaw) gorevine sahiptir (8,10).

Ureticiye gore degisen tiplerdeki MLC’ler icin 1s1n gecirgenligi farkli olmaktadir.
Ceneler ve kursun bloklarla karsilagtirildiginda MLC’lerin kalinligi, dozu %2’nin altinda
diisiirecek sekilde 6 ile 7.5 cm arasindadir. Iki yaprak yan yiizleri arasindaki gecirgenlik
genellikle %3’lin altindadir. Yapraklarin genisligi izomerkez mesafesinde MLC tasarimina

gore 1 cm veya daha incedir (0.2-0.5 cm) (8,12).
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Sekil 6: a) Siemens diverjans uyumlu MLC dizaym, b) Farkh firmalara ait MLC

tasarimlariin dikey kesiti (11)

YOGUNLUK AYARLI RADYOTERAPI

(INTENSITY MODULATED RADIOTHERAPY-IMRT)

Yogunluk ayarli RT, gelismis bilgisayar yazilimlarindan yararlanarak, hedef voliimlerin
konfiglirasyonuna gore 1sin alanlarinin i¢indeki doz yogunluklarinin ayarlanmasi ile yapilan
3BKRT’nin gelismis seklidir. Amaci planlanan hedef voliime belirlenen yiiksek doz
verilirken, riskli organlardaki dozu miimkiin oldugunca diislirebilmektir. Isin alanlarindaki
farkli doz yogunluklari, farkli optimizasyon teknikleri kullanilarak saglanir. Bir 151n
alanindaki doz yogunlugu, MLC’lerle olusturulan segmentlerle (MLC ile sekillendirilmis

kiiciik alt 151n alanlar1) tiimorlii doku ve saglikli doku bélgelerinin ilgili 151n alan1 boyunca kat



edilen kalinliklarma gore hesap edilir. Boylece hedef voliim iginde kabul edilebilir homojen
bir doz dagilimi1 ve tiimore yakin saglikli dokularda ise maksimum koruma saglanir. IMRT
onceleri, her 1s1n alani igin 6zel olarak tiretilen kompansator filtreler kullanilarak (sinirli alan
sayisinda) uygulanmissa da, giiniimiizde statik MLC (step-and-shoot) modunda SIMRT
(statik IMRT) olarak veya dinamik MLC (sliding window) modunda DIMRT (dinamik
IMRT) olarak uygulanir (13).

Ug boyutlu konformal RT’de konvansiyonel (forward) doz hesaplamalar1 kullanilirken,
IMRT planlamasi i¢in TPS’de tersten planlama (inverse planning) yapabilen algoritmalar
kullanilmaktadir. Tersten IMRT planlamasinda, TPS hem hedef voliimdeki yiiksek dozu hem
de sart kosulan kritik organ hacim yiizdelerindeki diisiik dozlar1 optimizasyon ile iteratif
(yinelemeli) olarak hesaplar. Bu hesabi yapabilmesi igin TPS’ye, kritik organ ve hedef
voliimlerin tanitilip bunlar i¢in istenen doz-voliim degerleri ve oncelik siralamasinin girilmesi
gerekir. Her bir gantri agisindaki alan i¢in elde edilen doz dagilimlari, “intensity map” olarak
adlandirilan yogunluk (aki) haritasi seklinde goriintiilenir. Ve son asama olarak final
hesaplamasi ile bu doz dagilimmin elde edilmesi i¢in gerekli olan her alandaki alt segmentler
olusturulur (14).

Alan i¢i 151mm yogunluk modiilasyonu 6zel olarak tasarlanmis bilgisayar kontrollii
MLC’ler ile yapilir. Giinlimiizde IMRT planlama sistemlerinin ¢ogu bir 151n yogunlugu
haritas1 (intensity map) tanimi igermektedir. Bu yogunluk dagilimlar1 yaprak dizilimi (leaf
sequencing) olarak adlandirilan bir islem kullanilarak yapilir. Bu algoritma optimizasyondan
elde edilen yogunluga miimkiin olan en yakin dagilimi olusturmak i¢in, MLC yapraklarimin
alacagr gerekli sekilleri (statik MLC teknigi) ya da devinim hizlarini (dinamik MLC teknigi)
ayarlar. IMRT alanlarinin her biri i¢in toplam Monitér Unitesi (MU) degerleri, segment
basina MU sayisina bagli oldugundan, TPS tarafindan tek tek hesaba katilarak belirlenir. Elde
edilen planlamadaki doz dagilimlart timdr ve kritik organlarda olusan dozlar agisindan
degerlendirilir. Gerekirse daha iyi bir planlama igin optimizasyon parametrelerinde (doz
sinirlamalari, hedef ve riskli organ oncelikleri, doz agirliklar: gibi) diizeltmeler yapilarak TPS
hesaplama algoritmasina tekrar girilir (9,15). Elde edilen birden fazla IMRT plani, doz-voliim
histogramlar1 (DVH) {iizerinden karsilastirilir. En uygun doz dagilimma sahip IMRT plani
kalite kontrol amaci ile tedaviden once, TPS’de daha Once bilgisayarli tomografi (BT)
taramasi ile tanimlanmis olan IMRT fantomuna sanal 1sinlama yapilmasi i¢in aktarilir.
Fantomda yeniden hesaplanan dozlar, fantomun uygun dozimetrik sistemler kullanilarak

linakta 1ginlanmasi ile 6l¢iilen dozlarla karsilastirilir. Alan i¢i hesaplanan ve Slgiilen izodozlar
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arasindaki fark 2-3 mm’nin, segilen herhangi bir noktadaki doz farki ise %2-3’iin altinda ise
QA testi basarili sayilir.

Giliniimiizde IMRT o6zellikle prostat, bas-boyun, meme ve beyin tiimorleri tedavisinde
giderek artan oranda kullanilmaktadir. Yapilan calismalarda IMRT ile hedef hacimde
3BKRT’ye gore benzer doz dagilimi elde edilirken, normal dokularin aldigi radyasyon
dozunda azalmaya bagli olarak daha az toksisite goriildiigii rapor edilmektedir (16).

YOGUNLUK AYARLI RADYOTERAPI TEKNIKLERI

Statik MLC (Step and Shoot) Teknigi

Ik kez 1994’de Bortfeld ve arkadaslari tarafindan one siiriilen bu teknikte tedavide
kullanilan ve homojen olmayan doz dagilimlar1 ile neticelenen her bir alan, homojen doz
siddetine sahip bir¢ok kiiciik alt alandan olusur. Bu alt alanlar veya diger adiyla segmentler,
MLC ile sekillendirilir. TPS’de planlanmis olan her bir segmente ait 1sinlama ile sonugta o
alan i¢cin homojen olmayan bir doz dagilimi olusturulur. Her bir segment i¢in 1sinlama,
MLC’lerin hedef voliim iizerindeki hareketi sonlaninca (segmentin olusturulmasi sonrasinda)
baglar, 1sinlama bitince MLC yeni pozisyonunu alir ve diger takip eden segment 1sinlanir.
Cihaz kontrol sistemleri, TPS’de olusturulan segmentlerin linakta olusturulabilmesi igin
MLC’lerin mekanik olarak istenen pozisyonu almalarini saglar. Pek ¢ok linak step and shoot
teknigi ile statik IMRT (SIMRT) yapabilmektedir (Sekil 7, 8) (7,17,18).

EESRESEC

Sekil 7. Step and shoot tekniginde segmentlerin olusturdugu doz dagilimi
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Toplam doz

Sekil 8: Step and shoot teknigi ile elde edilen segmentler ve toplam doz dagilimi

Dinamik MLC (Sliding Window) Teknigi

Dinamik MLC ya da diger bir adiyla sliding window kullanarak yapilan dinamik IMRT
(DIMRT) tekniginde, 1sinlama yapilirken karsilikli MLC ciftleri, bilgisayar kontrolii altinda
alan boyunca hareket etmektedir. Ayni1 yonde hareket eden MLC c¢iftinin arasindaki agiklig
ve MLC’lerin hizin1 TPS’de yapilmis olan plan tayin eder. Tedavi cihazinin doz veris hizinda
dalgalanma olabilmesi nedeni ile doz hizi tayini zaman yerine MU’ya bagl olarak degisir
(19,20). Temel ilke, doz yogunlugunu ayarlamak i¢in 1sinlama sirasinda MLC‘lerin alan
icinde farkli hizlarda ayn1 yonde hareket etmesi ve bdylece her bir tedavi alan1 i¢cin homojen
olmayan bir doz dagilimi olusturulmasidir. Lifler arasinda devamli degisen agiklik boyunca
1sinlama yapilir ve alan igindeki herhangi bir nokta bu agikliga (1sinlamaya) belirli bir siire
boyunca maruz kalir. Bir nokta tarafindan alinan radyasyon dozu, geri ¢ekilmekte olan lifin
noktaya ulagmasi ile karsisindaki lifin bu noktay: tekrar bloklamasi arasinda gecgen siirede
verilen MU sayist ile orantilidir. Her cihaza 6zgii bir maksimum MLC hizi vardir. TPS,
1sinlama yapilan bu kayan aciklik boyunca liflerin karsilikli hizlarmi ayarlayarak (farkh
acikliklar1 pes pese olusturarak) istenilen doz dagilimini olusturur. Bu teknikte tedavi siiresi

SIMRT teknigine gore daha kisadir (Sekil 9).
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Sekil 9. Dinamik MLC (Sliding Window) teknigi

YOGUNLUK AYARLI ARK TERAPI
(INTENSITY MODULATED ARC THERAPY-IMAT)
IIk defa 1995 yilinda Yu ve ark. tarafindan gelistirilen IMAT tekniginde, 1sinlama

v(t)

v(t)

stiresince gantri donerken MLC’ler de dinamik olarak hareket ederek istenilen doz dagilimini

olustururlar (6,21). Bu yontemde doz, her bir ark agisindaki homojen doz dagilimina sahip

farkli alt alanlarin her bir gantri doniisiinde iist iiste binmesiyle meydana getirilir. Tipik bir

tedavi iic veya bes arkta tamamlanmaktadir. Her bir ark belli bir gantri acis1 aralifinda (6r:

5de bir degisen) homojen doz dagilimina sahip bir alt alan elde etmek tlizere TPS’de

programlanmistir. Sabit doz hizinda 1sinlama devam ederken gantri siirekli doner ve MLC’ler

dinamik olarak hareket ederek bu alt alanlar1 meydana getirir (Sekil 10) (9).

ntonsity

=R

Position

(A)

(B)
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Sekil 10. Coklu ark kullanilarak ii¢ alt alanin iist iiste binmesi. Sekil B, C ve D’deki
sekillerin her biri ile A’da gosterilen 151n yogunluk profilini olusturmak

miimkiindiir (6).

VOLUMETRIK ARK TERAPI

(VOLUMETRIC-MODULATED ARC THERAPY-VMAT)

Dinamik veya step and shoot gibi diger IMRT tekniklerine gore doz dagilimlari
acisindan ciddi bir avantaj saglamamasi nedeni ile IMAT ¢ok tercih edilen bir yontem olarak
kullanilmamigtir. 2000°1i yillarin sonuna dogru hem Varian hem de Elekta firmalar: linak
cihazlarinda rotasyonel tedavilerde degisken doz hiz1 6zelligini gelistirmistir. Otto tarafindan
VMAT olarak isimlendirilen bu yontemde, gantri ve MLC’ler siirekli hareket ederken doz hiz1
da degismektedir (6,22). Bu yontemde TPS doz dagilimini belirli gantri agi araliklarinda
ornekleyerek hesaplar. Tek bir ark agisi araliginda yapilacak isinlamada istenilen doz
dagilimini olusturabilmek icin, 1s1nlama yapilacak ark agisi1 i¢inde yer alan ¢ok sayidaki gantri
acisindan gelen farkli sekillerdeki alanlarin ve elde edilen 151n yogunluklarinin optimizasyonu
gereklidir. Optimizasyon, ark agis1 araliklara boliinerek elde edilen orneklemelerden yola
cikilarak yapilir. Her bir yeniden hesaplamada béliinen ark acisi yeniden boliinerek 6rneklem
alinir ve bu sekilde istenen doz dagilimi elde edilene kadar kadar bu islem tekrarlanir (Sekil
11). Farkli gantri, doz ve MLC hizlarinda uygulama yapabilen linaklar ve gelismis TPS’ler
sayesinde ayni tedavi plan1 diger IMRT tedavi tekniklerine gore, tek bir ark acist kullanarak
daha kisa siirede 1ginlanabilmektedir. Daha uygun bir doz dagilimi i¢in birden fazla ark agisi

kullanilarak da planlama yapilabilir.

Initial arc samples

1st New sample

NSam;Nes =N =6 NS&"D,’)J&ﬁ =Npy+1=7 NSam;.\'es = Nipgg +5 =11 NSample-s =Np+6=12

Sekil 11. VMAT doz dagilimi hesaplamasinda asamali 6rneklem optimizasyonunun

sematik gosterimi (6).

TOMOTERAPI
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Ilk IMRT tedavisi 1994°te yilinda konvansiyonel bir lineer hizlandiric1 kafasina MIMiC
kolimatdriin (Peacock MIMiC, Nomos Corp.) monte edilmesiyle tomoterapi tarzinda
gergeklestirilmistir. Tomoterapi sozciik anlami olarak kesit tedavisi anlamina gelmekte olup,
tomografi sozciigiinden tiiretilmistir. Tomoterapi, tedavinin ince bir demet ile
gerceklestirildigi 6zel bir IMRT yontemidir. Giinlimiizdeki kompakt tomoterapi cihazlari
goriintii rehberliginde kesitsel voliimetrik tedavi olanagi sunmaktadir. Tomoterapi cihazi BT
icine monte edilmis 6 MV enerjisinde siirekli déonen Phoenix linak sistemine sahiptir. Hem
SAD (kaynak esmerkez mesafesi) hem de BT gantri agikliginin ¢ap1 85 cm’dir. Geleneksel
linaklardan farkli olarak cihaz gantrisi kapali olup cihazin tiim ekipmani dénen gantry icine
monte edilmistir. Helikal Tomoterapide gantri periyodu ve masa hizi sabit olup kesintisiz bir
tedavi saglar. Isin kolimasyonu 1 cm, 2.5 cm ve 5 cm x 40 cm alan olusturabilecek sekilde
tasarlanmis olup 40 cm x 160 cm’lik bir alanm1 tedavi etmek miimkiindiir. Y ekseninde 15 cm
kalinliginda jaw sistemi yaninda, aymi eksende hava basinciyla g¢alisan 64 yaprakli,
izomerkezdeki kalinligt 6.25 mm olmak iizere, 1sin ekseninde 10 cm kalinliginda
tungsten’den yapilmis karsilikli i¢ ice gecen (binary) MLC bulunmaktadir. Diizlestirici filtre
(flattening filter) bulunmamasi daha yiiksek bir doz hizi ve alan diginda daha az sagilma
saglamaktadir. Konvansiyonel linak planlamalarinda kullanilan kama, kolimator agis1 ve sabit
bir gantri agis1 gibi parametrelere gereksinim duyulmaz. Gantrinin hasta etrafinda donmesi
sirasinda yapraklarin acik ve kapali olma durumuna gore VMAT tekniginde agiklanan

optimizasyon sistemine gore istenilen doz dagilimi elde edilir (Sekil 12) (6).
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Sekil 12. Tomoterapi tedavi cihazi

ROBOTIK IMRT

Robotik IMRT’nin gelisimi stereotaktik radyocerrahinin (SRS) gelisimine bagl
olmustur. 1967 yilinda L. Leksell, Stockholm Universitesi'nde Gammaknife ile ilk
intrakranial SRS tedavisini gerceklestirmistir. 1994 yilinda ise Stanford Universitesi’nde J.
Adler tarafindan Cyberknife ile ilk SRS hastasi tedavi edilmistir. Cyberknife iinitesi
IMRT’nin robotik bir sekilde hastaya uygulanmasi esasina dayanir (Sekil 13).

Sekil 13. Cyberknife Robotik IMRT cihazi
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Cyberknife tinitesi, kompakt bir 6 MV linak kafasinin sanayide sik¢a kullanilan
“KUKA” adli robota monte edilmesiyle olusturulmustur. Cyberknife tedavi {initesinde
hastadan aktarilan DRR (Digitally Reconstructed Radiograph) goriintiilerinin online
kontroliinii saglayan, birbirine 45°’lik ag¢iyla konumlandirilmis iki adet diagnostik X-1s1mi
kameras1 ve karsilarinda iki adet imaj dedektorii bulunur. Sistem tiimére implante edilen
radyoopak isaretleyicileri (fiducial) skopi altinda takip ederek 10 mm’nin altindaki degisimi
her 1sinlama pozisyonunda kafa hareketi ile otomatik olarak diizeltebilmektedir. 10 mm’nin
tizerindeki degisikliklerde ise hastanin masa hareketleri ile pozisyonlandirilmasi gereklidir.
Fiducial kullanilamadig1r durumlarda sistem hastaya giydirilmis olan ve iizerinde yansiticilar
bulunan elastik bir yelekteki eksternal optik markirlart solunuma gore takip ederek

pozisyonlandirma yapabilmektedir (6,23).

IMRT’DE KALITE KONTROL

IMRT tedavilerinde karmasik sekilli hedef voliimlerde yiiksek dozlara ulasilirken, gevre
saglikli organ ve dokulardaki dozu tolerans seviyelerinde tutmak gerekmektedir. IMRT de
toplam dozun daha yiiksek tutuldugu durumlarda tedavi dogrulugu konvansiyonel ve
konformal tedavilere gore daha Onemlidir. 3BKRT’de TPS tarafindan hesaplanan MU
degerinin kontrolii, yiizde derin doz (Percentage Depth Dose-%DD) degerleri, doku fantom
orani (Tissue Phantom Ratio-TPR), toplam sag¢ilma faktorii (Scp) ve tedavide kullanilan 151n
geometrisi gibi temel dozimetri bilgileri kullanilarak manuel olarak yapilabilir. Fakat
IMRT’de kullanilan 151n yogunluklar1 degistirildiginden, basit MU dogrulamas: tedavi
dogrulanmas: i¢in yeterli degildir. Bu yilizden IMRT uygulayan pek cok klinik iyon odalari,
TLD, MOSFET (Metal Oxide Semiconductor Field Effect Transistor) dedektor, elektronik
portal goriintiileme (Electronic Portal Imaging Device-EPID), radyografik veya radyokromik
film kullanarak dozimetrik dogrulama yapmaktadir. Tedaviye baslamadan once yapilacak bu
dogrulama isleminin tedavide rutin olarak kullanilabilmesi agisindan efektif, ucuz ve hizlh
olmas1 gerekir. Bu yiizden secilecek dogrulama yontemi klinik agidan oldukca onemlidir.
Dozimetrik IMRT dogrulamast IMRT QA’nin sadece bir pargast olup, ters planlama
algoritmasinin degerlendirilip kontrol edilmesi, veri transferinin dogrulanip kaydedilmesi,
MLC pozisyon dogrulugu ve lif hiz1 kontrolleri gibi bir¢ok parametreyi de ayrica icermektedir

(6,20).
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IMRT Kalite Kontrolii’nde Veri Analizi

IMRT planlamalarinin ve doz dagilimlarinin 3BKRT’ye gore daha karmasik yapida
olmasi nedeniyle, TPS ile hesaplanan ve tedavi cihazinda 6lgililen doz dagilimlar1 arasindaki
uyumu degerlendirebilecek 6zel dogrulama yazilim programlarina ihtiya¢ vardir. Standart
degerlendirme programlar1 sadece izodoz dagilimlarini ve profilleri kapsamasi nedeniyle
yetersiz kalmaktadir. Bazi arastirmacilar tarafindan bu durum arastirilmis ve 1998’de Low ve
arkadaslari, 2003’te ise yine Low ve Dempsy tarafindan halen IMRT’de en sik kullanilan
yontem olan gama indeks (y-indeks) metodu gelistirilmistir (24,25). y-indeks metodu,
istenilen noktada Olciilen dozu (measurement-m) referans olarak kabul edip TPS’de bu
noktada hesaplanan doz (calculated-c) ile farkina (Dose Difference-ADm) ve bunun yaninda
ayn1 noktada oOlgiilen doz degeri ile planlamada ayni dozu alan en yakin nokta arasindaki
mesafe (d) farkina (Distance to Agreement-DTA) dayanmaktadir. TPS’de yapilan IMRT
planinin y-indeks analizinde genelde doz farkliliklarinin (ADwm) %3, mesafe farkinin (Adwm) ise
3 mm ic¢inde kalmasi istenir. Bu analizde limit degerleri i¢cinde kalan nokta oraninin %95 ve
tizerinde olmas1 IMRT planinin yapilan testte basarili oldugunu gosterir. Sekil 14’te doz farki

parametresi ADwm ile, DTA parametresi ise Adwm ile gosterilmektedir.

Hesaplama Noktas:
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Sekil 14. Doz farki (ADm) ve DTA (distance-to-agreement) testlerinin doz dagilimi
degerlendirme Kkriterlerinin geometrik gosterimi. a) iki boyutlu, b) tek
boyutlu gosterim (24)
IMRT Kalite Kontrolii’nde Kullanilan Dozimetrik Sistemler
IMRT planlarmin kalite kontroliinde ¢ok sayida dozimetrik sistem kullanilmaktadir.
Hangi sistemin secilecegi, kontrolii yapilacak olan parametrelere ve sistemin kapasitesine
baghdir. Tedavi planlamalarinin Kkalite kontroliinde kullanilacak fantomdaki dozimetrik
sistemin gercek hasta kosullarindaki doz dagilimini taklit etmesi ve planlanan doz dagilimi ile
karsilastirmasi oldukg¢a giictiir. Planlanan doz dagilimlarinin bir, iki veya ii¢ boyutlu olarak
karsilastirilabilmesi igin kullanilan sistemler iyon odalari, film dozimetri, iki boyutlu dizili
dedektorler (2D-Array), EPID cihazlari veya jel dozimetridir (5,26). EPID dozimetrinin
IMRT uygulamasi yapilan linak cihazina ait portal gorlintiileme sisteminde yapilmasi her ne
kadar bir avantaj olarak goziikse de, 6zel bir yazilim gerektirmesi, kiimiilatif doz
degerlendirmesi yapamamasi ve sik kalibrasyon gerektirmesi nedeniyle kliniklerde yaygin
olarak kullanilmamaktadir. Jel dozimetri ise doz dagilimlariin tespiti icin Manyetik
Rezonans (MR) goriintiilemeye ihtiya¢ duymast ve IMRT dozimetrisinde pratik bir sistem

olmamasi nedeniyle rutin dozimetrik kalite kontrol sistemlerinden biri haline gelmemistir.

Iyon odalar

Iyon odalari, RT ve diagnostik radyolojide radyasyon dozunu 6lgmek igin kullanilir.
Referans kosullarda yapilan doz 6l¢iimii ve 151n kalibrasyonunda en sik kullanilan dozimetrik
yontemlerden biridir. Iyon odalari, 6zel ihtiyaglara gore farkli sekil ve boyutlarda iiretilmistir.
Temel olarak iletken bir dis duvar (dis elektrot) ile ¢evrili gaz dolu bir kaviteye ve toplayici
bir merkezi elektroda sahiptir. Radyasyona maruz kalan iyon odasinda olusan iyon ciftleri,
elektrotlara uygulanan voltajin olusturdugu elektrik alan igerisinde zit kutuplarda toplanirlar.
Boylece iki elektrot arasinda uygulanmakta olan voltajda bir artis meydana gelir. Akimdaki
bu artis yapilan 1sinlamanin doz hiz1 ile dogru orantilidir. Iyon odasi bir elektrometreye
baglanarak, elde edilen akim artisina karsilik gelen doz degeri elde edilir. Silindirik iyon
odalarmin aktif hacmi 0.01 cc ile 0.6 cc arasinda degismektedir. Rutin dlglimlerde siklikla

kullanilan Farmer tip iyon odasinin temel tasarimi Sekil 15°de gosterilmistir.
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Grafit Merken Elektrot

PICFE Dng Elektrot

Yaltlkan

Aluminium

Sekil 15: Farmer tip iyon odasi

Bir iyon odasinda olmasi gereken 6zellikler sdyle siralanabilir;

¢ Gelen radyasyonun yoniiyle duyarliligindaki degisim minimum olmalidir.

e Sap sizintis1 diisiik olmalidir.

e istenen tiim enerjiler i¢in standart iyon odasina kars1 kalibre edilebilmelidir.

e Iyon rekombinasyon kaybi minimum olmalidir (27).

Iyon odas1 hem su fantomuna yerlestirilerek yiizde derin doz veya profil gibi rolatif doz
Olctimlerinde, hem de su veya su esdegeri kati fantoma yerlestirilerek absorbe doz
Olctimlerinde kullanilir. Bunun disinda 151n kalitesi tayini, MLC 06l¢lim ve kontrol testleri,
hasta dozu kontrolii ve rutin kalite kontrol testleri gibi daha bir¢ok Ol¢timde pratik

kullanimlar1 sebebiyle tercih edilmektedir.

Film dozimetri

Film dozimetri sistemleri tedavi alanlarinin dogrulanmasi, izodoz egrilerinin ¢izimi ve
RT cihazlarinin fiziksel kontrolleri gibi bircok uygulamada kullanilmaktadir. Cihaz
kontrollerinde c¢ekilen filmlerin degerlendirilmesi yapilan isleme bagli olarak gozle
yapilabilecegi gibi, ayrintili incelemeler i¢in dansitometre ve bilgisayar yazilimlar1 kullanilir.
Uzun yillardir kullanilan radyografik tipte filmler, degerlendirilebilmeleri igin karanlik oda ve
banyo islemleri gerektirmeleri nedeni ile son donemlerde yerini pratik kullanima sahip ve giin
1s181na duyarli olmayan yeni teknoloji tirtinii radyokromik filmlere birakmistir. Yiiksek doz ve
enerjideki radyasyon dozimetrisi igin son dénemlerde ¢ogunlukla Gafkromik filmler tercih
edilmektedir. Bu filmlerin EBT (External Beam Therapy) modelleri IMRT kalite kontroliinde
kullanim amaciyla gelistirilmistir. Gatkromik filmlerin doza karsilik yanitinin megavoltaj ve

kilovoltaj araliginda foton enerjisinden bagimsiz olmasi, genis bir kullanim aralig1 saglar. Bu
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ozellikleriyle beraber yiiksek uzaysal ¢oziiniirliigii sayesinde EBT filmler, kii¢iik alan foton
dozimetrisi i¢in ideal bir se¢imdir. EBT filmler ayrica, yiiksek dozlardaki 1sinlamalarda doz
aki haritasinin ¢ikarilmasi, derin doz karakteristiklerinin elde edilmesi, MLC kalite kontrolii,
penumbra degerlendirmeleri, yiizey dozu ve build-up bolgesi doz dSlgiimlerinde
kullanilmaktadir. Bu filmlerden en gelismis olan EBT3 model film, genis doz araliginda
kullanilabilen, banyo gibi kimyasal islemlere gereksinim duymayan ve giin 1sigindan
etkilenmeyen su esdegeri bir filmdir. Bu model filmler dansitometre ile taranarak analiz
edilebildigi i¢in kullanim1 oldukca kolaydir (26). Olgiimler sirasinda filmler igin kalibrasyon
egrisi olusturmak gerekir. Film dozimetrisinin rdlatif bir yontem olmasi nedeniyle,
olusturulan kalibrasyon egrisi lizerindeki kararma derecesi bilinen bir doz degerine karsilik
gelir. Doz dlgiim yonteminde kullanilacak filmin, 6nce kat1 su fantomu ile BT goriintiilerinin
alinmas1 gerekir. Cekilen BT goriintiileri kullanilarak TPS’de kalite kontrol planlar
hazirlanir. Bu planlamalara uygun olarak cihazda fantom {izerinde yapilan film isinlamalariyla
alinan Olgiimler, TPS’den elde edilen doz dagilimlart ile karsilagtirilir. Bu yontemle iki
boyutlu dozimetrik kontrol yapilabilmesinin yaninda, nokta dozu Olgiimleri de

yapilabilmektedir.

iki boyutlu dedektorler (2D-Array)

Modern RT’de tedavi tekniklerinin komplike hale gelmesi nedeni ile, kalite kontrolleri
icin birden fazla noktada eszamanli dozimetrik 6l¢iim yapmak gerekmektedir. Bu 6lgiim ile
elde edilen doz dagilimi (aki haritasi) alan boyutu, derinlik, sistemin rezoliisyonu (dedektorler
aras1 mesafe) gibi bircok parametreye baglidir. IMRT tedavilerindeki artis sebebiyle daha
hizli ve verimli dozimetrik araglarin kullanimi gerektiginden tek isinlamada bir¢ok noktada
Olclim yapabilecek sekilde iki boyutlu dedektorler (2D-Array) gelistirilmistir. Kat1 fantomlar
ile birlikte kullanilan bu sistemler belirli sayida dedektoriin tek diizlemde yan yana
diziliminden olusur. 2D-Array’lerin 6zel bilgisayar yazilimlar1 sayesinde, 1s1n alanlarinin doz
dagilim bilgisini kolay bir sekilde elde etmek miimkiindiir. Diizlemsel 151n aki haritas1 ve doz
dagilimmi dogrulamada, pratik kullanimlar1 sebebiyle tercih edilen araglardir. 2D-Array’ler,
duyarli hacimleri aras1 mesafe 7 ile 10 mm arasinda degisen diyot veya iyon odalarindan
olusmaktadir.

TPS’de hesaplanan hastaya ait doz profilleri ile tedavi cihazindaki i¢ine 2D-Array’in
yerlestirildigi fantom 1sinlamasi sonucu Olgiilen doz profilleri rolatif ve absolut olarak
karsilastirilabilir. Rolatif olarak degerlendirmede TPS’de planlanan her bir tedavi alani i¢in

ayr1 ayr1 veya alanlarin toplam doz profilleri TPS’deki QA plan opsiyonu iizerinden alinir.
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TPS’ye yiiklenmis olan fantomdaki ayni tedavi kosullari linakta saglanarak, 2D-Array ayni
derinlik ve SSD’de (kaynak yiizey mesafesi) 1sinlanir. Olgiilen ve TPS’de hesaplanan aki
haritas1 6zel yazilim sayesinde birbirine oranlanarak, doz dagilimlari arasindaki farklar
bulunur. Bu doz profillerinin karsilastirilmasinda genellikle y-indeks (6r. 3 mm-%3 doz)
metodu kullanilmaktadir (26,28).

IMRT Kalite Kontrol Basamaklari
Tim RT siirecindeki kalite kontrollere ilave olarak IMRT tedavilerinin uygulanmasi
oncesinde ve devaminda yapilmasi gerekli bazi testler vardir. Bu kalite kontrol testleri TPS,

linak ve hasta plani kontrolii olarak ii¢ ana baslik altinda toplanabilir (26);

e Tedavi planlama sisteminde kalite kontroller

Temel doz verileri (6zellikle kiigiik alanlarda out-put veya rolatif doz faktorleri
(RDF) ve penumbra 6l¢iimleri)

Doz hesaplama algoritmalar1 (6zellikle kiiciik alanlar)

Isin segmentasyonu (MLC, MU)

e Cihaz kalite kontrolleri

Lif pozisyon dogrulugu
Dozimetri sisteminin lineerligi ve stabilitesi (kiiciik MU)

e Hasta temelli kalite kontrol

Ak haritast
Doz dagilimi

Pozisyon dogrulugu

Tedavi Planlama Sistemi Kalite Kontrolii

IMRT tedavilerinde hedef voliimde yiiksek dozlara ¢ikilmasi ve normal doku dozlarinin
konformal RT’ye gore diisiik kalmasi, tedavi etkinligi agisindan son derece dnemlidir. Ancak
bu siirec TPS’nin etkinligine ve planlanan dozun hedefte dogru bir sekilde olusmasina
baglidir. IMRT tedavilerinin giivenilir bir sekilde uygulanabilmesi i¢in temel basamaklardan
ilki, TPS’de yapilmasi gereken kalite kontrol islemleridir.

ESTRO’nun (European Society for Radiotherapy Oncology) 2008 yilinda yayinladigi
raporunda IMRT tedavilerinin yapildig1 TPS icin gerekli kalite dogrulama testleri asagidaki
gibi verilmistir (26):
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e Lif pozisyon dogrulugu

e Kiiciik segmentler ve bitigik alanlarda 151 profilleri (6zellikle step and shoot
uygulamalari i¢in)

e Dinamik MLC uygulandiginda doz hiz1 ile lif hareketinin kontrolii ve kii¢iik alanlarin
151n profili

e Lif altinda ve lifler arasi bosluk (liflerin tongue and groove dizayni) nedeniyle
gecirgenlik ve sizinti

e Sistemin konformal RT i¢in gerekli kabul testlerinde kullanilan alanlardan daha kiigiik
alanlarda out-put faktorleri ve derin dozlar

e Merkezi eksene gore farkli uzakliklarda olusturulan ince uzun kii¢iik alanlarda out-put
faktorleri ve derin dozlar

e Kiigiik alanlarla 1sinlanan inhomojen fantomdaki doz dagilimlari

e Tedavi edilecek voliime 6zgii segmentlere sahip alanlardaki doz dagilimlar

e Prostat, bas-boyun, akciger ve meme gibi tedavilere 6zgii ¢ok sayida test planlamalari

Tedavi planlama sisteminin hesaplama algoritmalari, IMRT planlarina ait aki
haritalarini “beamlet” ismi verilen kiiciik 151n demetlerine ayristirarak hesaplar. Aki haritalari
kullanilacak linaklarin Ozelliklerine ve kafa yapilarina gore MLC’ler ile sekillendirilen
segmentlerden elde edilir. Homojen doz dagilimina sahip konvansiyonel tedavi alanlar i¢in
kolimator gecirgenligi ve penumbra gibi dozimetrik parametrelerin etkisi daha azken, MLC
ile sekillendirilmis kiigiik alanlar igin séz konusu parametreler kritik dnemdedir. Ozellikle
kiiclik alanlardaki penumbra Ol¢limlerinin gilivenirligi agisindan bu Ol¢iimlerin film, diyot
veya kiigiik ¢apli iyon odalar ile yapilmasi tavsiye edilmektedir (5,29). Gerekli dlglimler
TPS’ye girilip IMRT planlamalar1 yapilabilir hale geldikten sonra hasta tedavisine
baslanmadan, TPS’de kalite kontrol i¢in tavsiye edilen raporlar referans alinarak tiim

kontrollerin yapilmas sarttir.

Cihaz Kalite Kontrolii

IMRT yapabilen linaklarin MLC dizaynlar1 modellerine goére birbirlerinden farklilik
gostermektedir. MLC dizaynmi1 ve kullanilacak olan IMRT teknigine gore linakla ilgili QA
islemleri degismektedir. Genel olarak IMRT tedavilerine baslanmadan 6nce TPS QA’sina
ilave olarak, linakta kiiglik alan dozimetrisi, liflerin hareket hizi, lif gegirgenligi ve sizintisi

gibi bircok parametrenin de kontrol edilmesi gereklidir.
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Kalite kontrol testleri klinikte kullanilacak tedavi cihazina bagl kiiciik farkliliklar
gosterse de, SIMRT veya DIMRT tekniginde ortak yapilmasi gerekli testler vardir. Bunlar

genel baslik olarak asagida siralanmustir.

o Mekanik testler

e Dozimetrik testler (homojenite, simetri, doz hizi, out-put...)
e Kiiclik MU degerlerinde linak performansi

e MLC pozisyon dogrulanmasi

e MLC sizint1 ve gegirgenlikleri

e MLC hizlar1 (Dinamik IMRT igin)

Linak cihazlarinda kalite kontrol ile ilgili Amerikan Medikal Fizik Dernegi’nin
(American Association of Physicists in Medicine /AAPM) 2009 yilinda yaymladigi 142
numarali raporunda, 6zellikle IMRT gibi komplike tedavilere baslanmadan 6nce yapilmasi
gerekli testler ve limit degerleri yaymlanmistir. Yukaridaki ana kalite kontrol basliklart
verilen bu raporda 6zellikle mekanik ve dozimetrik testler, yine ayni dernegin 1994 yilinda
yayinladigr 40 numarali raporu ile ortlismekle birlikte gelisen tekniklere bagli olarak yeni
testler ilave edilmistir. MLC ile sekillendirilmis alt alanlarin kullanildigi IMRT tekniklerinde
MLC’lerin pozisyon dogrulugu, gecirgenligi ve hizlar ile ilgili testler ve limit degerleri bu
yeni rapora ilave edilmistir (Tablo 1) (30).

Konvansiyonel ve 3BKRT’de liflerin pozisyonundaki 1 veya 2 mm’lik belirsizlikler doz
veriminde  (out-put) belirgin  bir degisikliZe neden olmadiklarindan, genelde
onemsenmeyebilir. Ancak IMRT’de inhomojen bir demet akisi, kiiciik alt alanlarin
birlesimiyle olusturuldugundan ve bazen bu alt alanlar cok kiigiik boyutlara sahip
olabileceginden, lif pozisyonundaki belirsizlikler 6nem kazanmaktadir. Kung ve arkadaslari 1
cm genislige sahip MLC ile sekillendirilmis alan boyutlarinda lif pozisyonundaki 1 mm’lik
belirsizligin toplam dozda %8’e kadar farka yol ac¢tigini, toplam doz degerindeki hata paymin
%4’e cekilebilmesinin ise ancak MLC belirsizliginin 0.5 mm’ye cekilmesiyle miimkiin
olabilecegini gostermislerdir (31).

SIMRT’de kullanilan TPS’ye ve optimizasyon islemine bagli olarak, tedavi alanlarini
olusturan alt alanlar kiigik MU degerlerine sahip olabilmektedir. IMRT tedavisine

gecilmeden 6nce MU basina doz degisimi kontrol edilmeli ve eger kiigiik MU degerlerinde
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istenilen doz elde edilemiyorsa, kiigik MU degerine sahip segmentler optimizasyonda
kullanilmamalidir (32).

Tablo 1: SIMRT tedavilerinde linak cihazina 6zgii kalite kontrol

basamaklari ve limit degerleri (33)

Miidahale
Tolerans o
Seviyesi
MLC (Baslica gantri agilarinda 6l¢tim)
Lif pozisyon dogrulugu 1 mm 2 mm
Lif pozisyon tekrarlanabilirligi 0.2 mm 0.5 mm
Lifler aras1 bosluk mesafesi tekrarlanabilirligi 0.2 mm 0.5 mm
] 0.75 mm 1 mm
Gantri, MLC ve masa esmerkezi
¢ap ¢ap
Isin sabitligi
Diisiik MU degerlerinde out-put (< 2MU) %2 %3
Diisiik MU degerlerinde simetri (< 2MU) %2 %3

Hasta Temelli Kalite Kontrol

Basaril1 bir IMRT tedavisi i¢in, hastaya 6zel planlamada istenen doz kriterlerinin yerine
getirilmesinin yaninda, tedavi planlarimin dozimetrik kontroliiniin de yapilmasi sarttir. Bu
kontrol siireci tiim RT teknikleri i¢in gecerli olmakla birlikte, 6zellikle IMRT gibi komplike
tedavi modaliteleri i¢in daha da 6nem kazanmis durumdadir. IMRT teknigiyle hasta plani
QA’sinin yapilmas: ve hastaya uygulanmasi 6zel yazilim, dozimetrik ekipman ve uygun
tedavi cihaz1 gerektirir. Bunun i¢in ¢esitli doz dogrulama sistemleri gelistirilmistir.

Planlama sisteminde konformal teknige gore IMRT ile daha iyi elde edilen doz
dagilimmin linak cihazinda uygulanmasi, diger tekniklere gore daha komplekstir. Isinlanan
alan icerisindeki aki haritasinda, doz gradiyenti yiiksek keskin doz degisim bolgelerinin
olmast ve bu doz degisim bolgelerinin 6zellikle hedef voliim komsulugundaki kritik bir
organda olmasi kalite kontroliin 6nemini arttirir. Tedavideki 5-6 mm’lik kayma, kritik
organda klinik acidan kabul edilebilir olarak degerlendirilen smir1 asarak Onemli
komplikasyonlara yol agabilir. Bu durum hedef voliim i1skalanmasindan dolayr dozun bir

bolgede eksik kalmasina ve bundan dolay1 timor niiksiine neden olabilir.
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IMRT doz dagiliminin gergek hasta ilizerinde dogrulanmasi miimkiin olmadigindan,
fantomda yapilmasi gerekir (26,28). Planlanan doz dagilimlarinin fantomda kontrolii sirasinda
plan iligki (plan-related approach) ve alan iligki (field-related approach) olmak tizere iki farkli
yontem uygulanabilir. Plan iliski yonteminde tiim plan, yani tiim i1sinlar kendi gantri
acilarinda olacak sekilde TPS’de dogrulama fantomuna aktarilir ve doz dagilimi hesaplatilir.
Bu dogrulama yonteminde kullanilacak fantom genellikle silindirik, elipsoid veya kiiresel
sekle sahip olan, icine film yerlestirilebilecek sekilde tasarlanmis kesitlerden olusan
fantomdur. Film ile dogrulama yapilabilmesine ek olarak bazi dogrulama fantomlar1 absolut
doz 6l¢iimii yapilabilmesi igin iyon odasi bosluguna veya TLD 6l¢iimii i¢in ¢ip bosluklarina

sahiptirler. Plan iligki yonteminin avantajlart su sekilde siralanabilir:

e Tiim plan bir defada dogrulanir.

e Isin girislerini ve yoOnlerini gosteren tiim tedavi parametreleri ger¢ek hasta planiyla
ayni oldugundan, tedavi esnasinda ve set-up’ta karsilasacak tedavi masasinin etkisi ve
benzeri parametreler de ayn1 anda kontrol edilmis olur.

e Alanlar kendi gantri agilarinda 1sinlanacak sekilde gergek tedavi plani
dogrulandigindan, Oolgiilen gercek doz dagilimi TPS’de hesaplanan dagilimla
karsilastirilir. Eger iki dagilim arasinda kabul siniri iistiinde bir fark varsa, bu farkin

anatomik olarak hastanin neresinde olusacagi 6ngoriilmiis olur.

Bu avantajlarinin yani sira plan iliski yontemi bazi dezavantajlara sahiptir.

e Bu yontemde diger yontem ile elde edilemeyen gergek {i¢ boyutlu dozimetrik kontrol
yapilabilirse de klinik sartlarda uygulanmasi olduk¢a zordur ve 6zel yazilim ve ekipman
gerektirir. Ancak bu yontemle pratikte alan basina iki veya bir boyutlu doz dagilimi
direk olarak goriilemeyeceginden, Ornegin Ol¢lim bdlgesinin disinda kalan yanlis
hizalanmig bir MLC bu sekilde fark edilemeyebilir.

e Olgiim igin film dozimetri kullanilacaksa, kullanilacak filmin tipine gore kalibrasyon
gerekmektedir.

¢ Bu yontem i¢in fantomun tedavi kosullarinda hazirlanmasi zaman alir.

Alan iligki yonteminde ise doz dagilimlari tiim alanlar i¢in gantri 0°de 1sinlama
yapilarak elde edilir. Her tedavi alani tek tek veya toplam olarak dogrulama fantomuna

aktarilir. Tiim tedavi parametreleri gantri ve masa agis1 disinda gercek planla aymidir. Alan
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iliski yonteminde dozimetrik dl¢iimlerde kare sekilli kat1 fantomlar kullanilir ve radyografik,
radyokromik film veya 2D-Array tiirii 6l¢iim diizenekleri 1sin gelisine dik yerlestirilerek iki
boyutta dogrulama 6l¢timii yapilir.

Alan iliski yontemi bire bir gergek plani yansitmamasina ragmen, plan iligski yontemine

gore bazi avantajlara sahiptir.

e Bu yontemde tiim alanlar birlikte 1s1nlanabildigi gibi tek tek de 1sinlanabileceginden,
Olciilen ve hesaplanan doz dagilimi arasinda fark olursa, farkin hangi alandan
kaynaklandig1 ve nedeni kolayca bulunabilir.

e Doz dlgliimiinde dozimetrik sistem 151n gelis agisina dik yerlestirildiginden, plan iligki
yontemindekine gore daha az dozimetrik problemle karsilasilir.

e Olgiim setinin hazirlanmasi ve set-up daha kolay olup daha kisa siire alir.

e Alan iliski yontemi iki boyutlu doz dl¢limii yapilabilen 2D—Array gibi dozimetri

sistemleri i¢in ¢ok uygun bir yontemdir (34).

RTOG (Radiation Therapy Oncology Group) IMRT protokoliine katilan kuruluslardan
biri olan Radiological Physics Centre’in (RPC) yaptigi bagimsiz bir doz degerlendirme
calismasinda, antropomorfik bas-boyun fantomundan alinan BT kesitleri farkli kliniklere
gonderilerek daha onceden parametreleri belirlenmis bir IMRT planin1 kendi TPS’lerinde
olusturmalart ve hesaplanan doz dagilimlarinin TLD ve gafkromik film kullanarak dozimetrik
dogrulama yapmalar1 istenmistir. Doz dagilimlarinin analiz kriteri i¢in %7 doz farki ve riskli
organ komsulugundaki yliksek doz gradiyenti bolgesine 4 mm mesafede doz tutarlig1 referans
deger olarak alindiginda, 128 katilimei enstitiiniin yaptig1 bas-boyun fantom 1simlamalarinin
yaklagik {igte birinin (48/163) istenen kriterleri yerine getiremedigi gozlenmistir. Elde edilen
sonuglar arasindaki anlamli farkliliklar, IMRT planlamasi1 ve uygulamalar1 agisindan kalite

kontrol testlerinin kritik 6nemini gostermektedir (35,36).

Kiiciik Alan Dozimetrisi

Radyoterapide konvansiyonel tedavi alanlart 4x4 ile 40x40 cm arasindadir.
Giiniimiizdeki modern RT’nin temelini olusturan IMRT, goriintii rehberliginde RT (IGRT),
tomoterapi ve mikro MLC’lerin kullanildigi SRS gibi gelismis tedavi uygulamalar ile beraber
bu alan boyutlari mm’lere inmistir. Ozellikle Gamma Knife ve CyberKnife gibi cihazlarla

uygulanan SRS’de, ¢ok kii¢lik hacimli timoérler birkag mm’lik marjlar ile tedavi edilmektedir
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(2,37). Bu alanlarda uygulanan tedavinin dogrulugu, dozimetrik parametrelerin dogru olarak
belirlenmesine baglhidir. Doz dagilimlarinin belirlenmesinde uygun o6l¢iim cihazlarinin
secilmesi, tedavi dozunun en dogru sekilde kontrol edilmesini saglar. Konvansiyonel ve
konformal tekniklere gore oldukga kiiclik olan bu tedavi alanlarinda yapilan doz Slgiimleri
onemli belirsizlikler icerir. Ozellikle kiigiik alan hesaplamalarinda kaynak boyutunun ve MLC
modellemesinin etkisi genis alanlara gore daha fazladir. Ayrica kiiclik alanlara ait output
faktorlerinin dogru yontem ve araglarla elde edilerek TPS’ye aktarilmasi, tedavi kalitesini
dogrudan etkiler. Bununla birlikte bu dl¢limler sirasinda kullanilan dedektor biiyiikliigline
karsilik gelen penumbra genigliklerindeki farkliliklar ve dedektdr cevabinin kullanilan 1s1n
enerjisine gore degismesi, 6l¢iim siirecini komplike bir hale getirmektedir (3,38-40).

Bu gibi tedavi uygulamalarinda yapilmas: gerekli kii¢iik alan dozimetrik Ol¢timleri
elektronik denge (charged particle equilibrium-CPE) kaybi, 1s1n kaynaginin kismi olarak
bloklanmasi nedeniyle Ortlisen penumbra, alan biytkliigine gore dedektdor boyutunun
uygunlugu ve kiitle durdurma giicii (mass stopping power) oranlarini etkileyen elektron enerji
spektrumundaki degisimler gibi bir¢ok belirsizlik igerir (41).

Radyoterapide genellikle konvansiyonel tedavi alan boyutu altinda kalan (3x3 cm ve
altindaki) alanlar hem o&lgiimlerde, hem de hesaplamalarda 6zel dikkat gerektiren “kiigiik
alanlar” olarak kabul edilir. Kiigiik alan dozimetrisinde ii¢ denge faktorii (equilibrium factors)

One ¢ikmaktadir:

e Alan agikligi boyunca dedektor tarafindan goriilen 1s1n kaynaginin boyutu
e Olciimde kullanilan dedektoriin aktif hacmi

¢ Ismlanan ortamdaki ikincil elektronlarin menzili (2)

3x3 cm ve altinda kolime edilmis kiigiik 1s1n alanlarinda 6l¢iim igin kullanilan dedektor,
kaynagin gercekte noktasal olmamasi nedeniyle ¢ogunlukla kaynagin sadece bir kismini goriir
(kaynagin kismi bloklanmasi). Bu nedenle olgiilen output degeri, kaynagin tamaminin
gorildiigli genis alan biiytikliiklerinde yapilan 6l¢iime nazaran daha diisiik olacaktir. Output
degerindeki bu degisimler Sekil 16’da goriildiigii gibi penumbranin genislemesine, dolayisiyla
da alan kenarindaki doz disiisiiniin keskin olmamasina neden olur. Kaynagin tamami alanin
merkezinden (veya dedektor efektif noktasindan) goriinmiiyor ise geometrik penumbra
genisler. Bu durumda alan smirlarini hesaplamak i¢in kullanilan geleneksel yontemdeki
%350’1ik doz hatt1 (Full Width at Half Maximum-FWHM) daha genis bir alana karsilik gelir
(2).
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CPE'de doz profili
"""""" Alan doz profili
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€ Gergek alan boyutu
> LLTETY » FWHM ile belirlenen alan boyutu

Sekil 16. (a) Alan boyutu, yiikli partikiil dengesini (CPE) olusturabilecek
yeterli genislikte ise FWHM gercek alan boyutu ile ayn1 olacaktir. (b) Alan
biiyiikliigii, yiiklii partikiillerin lateral erisim mesafesi ile aym1 oldugunda,
saha kenarlarindaki ortiisme nedeni ile FWHM ile elde edilen alan
bilyiikliigii bir miktar hatah (daha biiyiik) olacaktir. (¢) Cok kiiciik alanlar
icin ise doz profilinin maksimum seviyesi diisiik olacak, bu nedenle FWHM
sinir1 gercek degerinden alanin disina dogru itilecek ve alan genisliginin

daha da biiyiik o6l¢iilmesine neden olacaktir (2).

Ozellikle ¢ok kiigiik alanlarm kullanildig1 SRS veya Stereotaktik Beden Radyoterapisi
(SBRT) gibi tedavi teknikleri uygulanan tedavi cihazlarinda bu alan agikliklar1 6zel dizayn
edilmis dairesel kolimatorler veya mikro MLC’ler (MMLC) kullanilarak olusturulur. SRS
tedavi uygulamas1 yapabilen GamaKnife cihazinda tedaviye gore farkli secilebilen bu 6zel
dairesel kolimator ¢aplar1 4, 8, 14 ve 18 mm’dir. CyberKnife cihazinda tedavi alanlar1 5-60
mm ¢aplarinda 6zel kolimatdrler veya 10x12 cm maksimum alan agikligina sahip 2.5 mm
kalinliginda mMLC’ler ile olusturulmaktadir. Linak tabanli sistemlerde ise standart alan
acikliklarini saglayan birincil ve ikincil kolimatorlere ilave olarak, ya dairesel kolimatdrlerin
kafaya eklenmesi ya da giiniimiizde oldugu gibi MMLC’lerin kullanilmas: ile bu kii¢iik tedavi
alanlar1 olusturulmaktadir. MLC’ler ile olusturulan kii¢iik alanlardaki doz profilleri Sekil
17°de goruldiigi gibi MLC’lerin {istiindeki ¢enelerin farkli pozisyonlarina gore degisiklik

29



gosterir. MLC’lerin 151n alanina bakan i¢ kenarlar1 yuvarlatilmigs olmalarima ragmen tam
fokalize degildir. MLC’ler ile olusturulan 1sin alanlarinda 151k alaninin geometrik kenar ile
dozimetrik alan kenarmin (FWHM) tam Ortlismemesinin bir nedeni de yuvarlatilmig
MLC’lerin neden oldugu transmisyon penumbrasidir. IMRT’de kullanilan segmentlerin
MLC’ler ile olusturulan kii¢iik alanlardan olusmasi ve bu alan kenarlarinin merkezi 1sin
eksenine birbirlerinden farkli uzakliklarda bulunmasi, kiiclik alan boyutlarinin dlgiimler ile

hassas olarak belirlenmesini daha da komplike hale getirmektedir (2,39).
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Sekil 17. 6 MV foton enerjisi icin a) 6x6 mm, b) 24x24 mm alan acikhiklarinda farkh jaw
acikhiklarina karsihik doz profilleri (39)

Bir foton igininin ortama verdigi radyasyon dozu, primer fotonlarin fotoelektrik,
kompton ve ¢ift olusum olaylar1 seklinde ortam atomlari ile etkilesmesi sonucunda meydana
gelen ikincil elektronlar ile olusur. Yiksek enerjili (megavoltaj) fotonlarm atomlardan
koparttiklar1 bu ikincil elektronlarm belirli bir erisim mesafeleri vardir. ileriye dogru sagilan
elektronlarin erisim mesafesi primer fotonun enerjisine bagli olarak genellikle dmaks derinligi
kadardir (6,23). Meydana gelen ikincil elektronlarin lateral menzilleri ise daha kisadir ve alan
kenarinda CPE olugmasinda, ileriye dogru olan elektron sagilmasindan daha etkilidir (Sekil
18). Isin alan1 iginde lateral CPE saglanmis oldugundan homojen bir doz dagilimi elde edilir.
Ancak alan kenarmna gidildik¢e lateral denge (CPE) azalir ve doz diiser. Alan boyutu
kiictildikce bu etki daha da artmaktadir. Bunun nedeni ikincil elektronlarin lateraldeki
maksimum erisim mesafesinin 1gin alaninin yarisindan daha biiyiikk (uzun) hale gelmesi ve
boylece alan kenarinda daha fazla CPE kaybi olusmasidir. CPE, 1s1n enerjisine (dolayisiyla
ikincil elektronlarin erisim mesafesine) ve ortam bilesenlerine (6zellikle doku ve hava gibi
farkli ortam yogunluguna) bagl olarak degisir. CPE kaybi foton enerjisinin yiikselmesi ve

ortamdaki yogunlugun azalmasiyla (6rnegin akcigerdeki havanin diisik yogunlugu gibi)
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siddetle artar. Sekil 19°da farkli enerjilerdeki fotonlar i¢in kolime edilmis alan kenarinda suda
Olgiilen primer doz profilleri goriilmektedir. Ayni1 alan genisliginde 151 kalitesi (Quality
Index/QI) arttikca lateral elektronlarin erisim menzillerinin artmasi ve kiiciik alanlar i¢in alan

kenarinda CPE kaybinin daha belirgin hale gelmesi nedeniyle penumbra genislemektedir.

diisiilz elektron
Kontaminasyonu

nais Yiizeye dogiu
hareket eder

ikincil elektronlarm

Genis alanda artms
elektron
kontaminasyonu

dpais derine dogiu
hareket eder

ikincil elektronlarm

elektronik denge
kayh

elektronik dengesi

— izodoz egrileri
\ derine dogiu kayar

Izodoz egrileri
viizeye dogu kayar

Sekil 18. Kiiciik alan ve genis alanin sematik gosterimi

QI=0.68; 20%->80%=0.23 cm

QI=080
20%->80%=052 cm

-2 -1 Q cm 1 2

Sekil 19. Farkh enerjilerde foton isinlari icin kalite indekslerine karsihk penumbra

degerleri (2)
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Kiiciik alan doz 6lglimlerinin yapildig: ¢alismalarda goriilen biiyiik farkliliklarin nedeni,
dedektor tipine ve dizaynina bagli olmak iizere dengede olmayan (non-equilibrium)
kosullarda 6l¢iim yapilmasidir (38,42,43). Kii¢iik 1s1n alanlarini igeren tedavi teknikleri igin
Ol¢timlerde kullanilacak dedektor se¢imi diger tedavi tekniklerine gore ¢ok daha biiyiik bir
oneme sahiptir. Olgiim verilerinin elde edilecegi dedektdriin boyutu, yapisi ve tasarimi ayni
sartlardaki Ol¢cim degerlerinde farklilik yaratmaktadir. Dedektoriin boyutu bu fakliligin en
onemli etkenidir. Ornegin iyon odasi ile 6l¢iim yapilirken smnirli aktif hacmi boyunca
meydana gelen sinyalin (ya da elektron akisinin) homojen olmasi, dozun dogru olarak
Olgiilebilmesi igin sarttir. Bu da ancak alan boyutunun dedektorii tamamen kapsayacak
biiyiikliikte olmas1 ve dedektor yapisinin doku esdegeri olmasi ile gergeklesebilir. Olgiim
yapilan alan boyutunun dedektor boyutuna yaklastigi durumlarda, dedektoriin aktif hacmi ne
kadar kiiciik de olsa, alan i¢inde kapladigi hacim rolatif olarak artmakta ve kismi voliim etkisi
(partial volume effect) veya voliim ortalama etkisi (volume-averaging effect) olarak tarif
edilen 151n akisinda diizensizlik (perturbation) meydana gelmektedir. Bu olay referans
dedektor olarak iyon odalarimin kullanildigir doz hesaplamalari i¢in gelistirilmis Bragg-Gray
kavite teorisine gore, ideal dedektdr kosullarina uymayan bir durumdur. Genis alanlarda
dedektér hacminin, etrafin1 saran ortamdan sagilan elektronlarin erisim mesafesinden daha
kiiglik (kisa) oldugu durumda, kavite homojen bir sekilde 1smlanir. Bu durumda ortamda
Olgiilen doz, dedektor materyali ile ortamin kiitle durdurma giicii oranlar1 (Stopping-power
ratios) ile iligkilidir. Ancak alan boyutu kiigiildiikge sagilan elektronlarin lateral menzilleri
alan digma tastigindan hem CPE bozulur hem de Bragg-Gray kavite teorisinin sartlar1 tam
olarak gecerli degildir. Kiiciik alanlarda CPE tam olarak olugsmadigindan, alan igindeki
dedektoriin varligl lokal CPE seviyeleri iizerinde daha etkili hale gelir. Daha genis alanlarda
dedektor yerine normal dokunun bulunmasi halinde olusan dozu, yer degistirme diizeltme
faktorii (replacement correction factor) kullanarak diizeltmek miimkiinken, bu tiir kiigiik
alanlarda bu faktorii 6lgmek ve standart olarak kullanmak giigtiir. Ciinkii meydana gelen bu
diizensizlik kullanilan detektoriin  geometrisine, ortam ozelliklerine (kullanilan fantom
materyaline) ve dozun hesaplanacagi dokudaki inhomojeniteye belirgin bir sekilde baghdir.
S6z konusu bu gibi nedenlerle bir¢ok arastirmaci ve kurum tarafindan 6zellikle kiiciik alan
dozimetrisi i¢in ayrintili galigsmalar yapilarak kapsamli raporlar yaymlanmistir (3,23).

Kiicilik alanlarda doz Olglimii yapilirken doz dagilimimin diizensiz hale gelmesi, CPE
kayb1 ve kismi volim etkisi gibi nedenlerden dolayr dedektoér se¢imini komplike hale
getirmektedir. Kullanilacak dedektoriin mitkemmel ii¢ boyutlu ¢oziiniirliige sahip, belirli doz

ve doz hiz1 degerlerinde lineer cevap gosterebilen, doku esdegeri ve enerji bagimlilig1 diisiik
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bir dedektdr olmasi istenir. Dedektoriin 6zellikle yiiksek ¢oziiniirlige ve kiigiik aktif hacme
sahip olmas1 en 6nemli kriterdir. Iyon odalar1, diyotlar, kati-hal dedektorleri, termoluminesans
dozimetre (TLD), film ve jel dozimetre dahil olmak tizere farkli dedektor tirleri, kiigiik alan
Olgtimleri i¢in kullanilmaktadir.

Kiigiik alanlarin kullanilacagi IMRT gibi tedavi modaliteleri i¢in gerekli %DD egrileri,
profil ve output faktdrleri gibi dl¢limlerin nasil ve hangi tipteki dedektorler ile yapilacag:
bircok farkli protokol ile belirtilmistir. Ozellikle linak tabanli SRS ve SBRT gibi tedavi
alanlariin ¢ok daha kiigiik oldugu teknikler icin ise ilave protokoller olusturulmustur. Kiigiik
alanlarda oOl¢iimler alinirken kaynagm bir kisminin dedektdr tarafindan goriilmemesi
nedeniyle FWHM ile tespit edilen alan genisliginde geometrik alana gore bir artig olur (3). Bu
nedenle TPS ile cihazda olusturulan alan boyutu ve FWHM degeri ile dozimetrik olarak
Olciilen alan boyutu arasinda farklilik olmamasi ve bunun kontrolii cok 6nemli hale gelir.
TPS’de alan boyutu kolimatdr agikligina gore belirlenir. Ancak kiigiik alanlarda kolimator
acikligi ile tanimlanan alan ve dozimetrik 6lciim (FWHM) ile elde edilen alan farkli olabilir
(Sekil 16). Bu durum TPS’nin 6zellikle kiigiik alanlar i¢in kullanima hazir hale getirilmesi
sirasinda  dikkat edilmesi gereken Onemli bir sorundur. Bu gibi nedenlerden dolay:
arastirmacilar gercek penumbra degerlerini elde edebilmek i¢in bir tanesi dedektdr boyutuna
karsilik Olglimlerin ekstrapolasyonu olan, bir digeri de konvoliisyon teorisini ve Fourier
dontisiimlerini esas alan matematiksel yontemler gelistirmislerdir. Ektrapolasyon yonteminde
belirli enerji ve alan boyutlarinda farkli dedektorler ile aldiklari penumbra degerlerini
karsilastirmis, dedektdr caplarina karsilik penumbra degerlerinden elde ettikleri sonuglardan
ekstapolasyon yontemiyle dedektdr ¢apinin sifir oldugu durumda (virtual-zero detector
volume) yani dedektér yoklugunda penumbra degerlerini sanal olarak hesaplamislardir.
Arastirmacilar 1.5 ile 5.5 mm cap araligina sahip dedektorler ile elde ettikleri penumbra
degerlerinin lineer bir dogrusallik gosterdigini, ancak 1.5 mm ve altinda caplara sahip
dedektorler icin bu lineerligin bozuldugunu deneysel ve matematiksel yontemler ile
gostermislerdir (44-47).

Kii¢iik alanlarda 6l¢lim yapilmasi sirasinda bir diger dikkat edilmesi gereken konu da,
rolatif doz dl¢iimleri sirasinda dedektdriin 151n merkezi eksenine gore yerlesimidir. Ozellikle
SRS ve SBRT gibi tedaviler icin mm’ler ile ifade edilen alan biiyiikliikleri i¢in yapilan
Olctimlerde, dedektoriin hatali pozisyonlanmasinin 6lgiim sonuclarinmi etkiledigi gosterilmistir
(48). Kiigiik alanlarda yapilacak %DD egrileri, profil ve RDF degerleri gibi olgiimler
sirasinda, kiigiik aktif hacme ve yiiksek ¢oziiniirliige sahip dedektorlerin kullanilmasi tavsiye

edilmektedir. %DD Oo6l¢iimleri sirasinda genis aktif voliime sahip bir dedektoriin kullanimi
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dozun beklenenin altinda 6l¢iilmesine ve penumbranin genislemesine neden olabilir. %DD
Ol¢iimleri sirasinda dedektor merkezinin 151n merkezi eksenine gore dogru konumlanmasina,
tarama ekseninin tiim derinlikler i¢in 151n merkezi ekseni ile ayni hatta olmasina ve dedektor
sapinin ve kablosunun minimum miktarda isinlanmasina dikkat edilmelidir. Miimkiinse farkli
dedektorler ile Ol¢imler alinarak karsilagtirmalarin yapilmasi tavsiye edilmektedir. TPS
algoritmalart ¢ogu zaman %DD degerleri yerine doku fantom orami (TPR) degerlerini
kullanarak hesaplama yapar. Konvasiyonel tedavilerde genellikle %DD ve RDF degerleri
kullanilarak sistemde TPR hesaplatilir ve kullanilir. Ancak kiigiik alanlar ig¢in, bu
hesaplamalarin mutlaka kontrol edilmesi gerektigi, 6zellikle alan boyutunun 15 mm ve altinda
oldugu durumlarda ise TPR degerlerinin uygun dedektor ve dozimetri sistemleri ile dlgiilmesi
gerektigi calismalar ile gosterilmistir (49). Benzer sekilde profil 6lgiimlerinde de genis aktif
hacimli bir dedektdr kullanildiginda, dedektoriin voliim etkisi nedeniyle penumbra bélgesinde
diizensizlikler meydana gelmektedir (4). Output 6l¢iimlerinde ise farkli dedektorler ile alinan
6l¢iim sonuglarinin birbirinden (limit degerlerinin ¢ok iistiinde) farkli degerler verdigi birgok
calismaci tarafindan gosterilmistir. Bu farkliliklar1 giderebilmek i¢in bu dedektorlerin kiigiik
alan 1smlamalarinda verdigi cevabr modelleyen Monte Carlo hesaplamalar1 gelistirilmis ve
karsilagtirmalar yaymlanmustir (50). Ayrica dlglimlerin en az iki farkli dedektor ile yapilarak,
elde edilen degerlerin literatiirde yayinlanan 6l¢iim sonuclar ile karsilastirilmas: gerektigi
belirtilmektedir. Ornegin daha dnce ad1 gecen RPC birgok katilime1 kurumdan farkli cihazlara
ait 2x2 ve 10x10 cm araliginda alanlar i¢cin RDF degerlerini almis, bu degerleri kendilerinin
yaptig1 dl¢lim sonuglari ile birlikte bir referans olusturmasi i¢in yayinlamigtir (40).

Kiiciik alan dozimetrisi ile ilgili olarak son yillarda s6z konusu olan bir diger konu da
referans alan tanimlamasi ve absorbe doz tayininde kullanilacak faktorlerdir. RT de tedavi
kalitesi birgok protokolde tanimlandig: {izere referans alanlardaki absorbe dozun dogru bir
sekilde belirlenmesine baglidir ve rutinde referans alan genellikle esmerkezde 10x10 cm
olarak tanimlanmistir. Ancak kiigiik ve standart disi tedavi alanlarinin kullanildigi IMRT,
SRS ve SBRT gibi tedavi modalitelerinde bu referans kosullar gegerli degildir. Ayrica rutin
Ol¢iimlerde referans dedektor olan iyon odalarinin genis hacimli olmasi ve voliim etkisi
olusturmasi nedeniyle, CPE kaybinin meydana geldigi kiiglik tedavi alanlarinda referans doz
Olclimii i¢in kullanimlar1 uygun degildir. Standart dis1 bu gibi tedavi alanlarinda kullanilacak
absolut doz protokolleri heniiz mevcut degildir. Bu durumu ¢6zebilmek ve kii¢iik alanlarda
dogru absorbe doz hesaplamasi yapabilmek amaci ile standart dozimetri protokollerinde
kullanilan faktorlere ilave faktorler gelistirilmis ve caligmacilar tarafindan hesaplamalarda

kullanilmak tizere 6nerilmistir (51).

34



GEREC VE YONTEM

GEREC

Lineer Hizlandirica

Calismamizda kullanilan Elekta Synergy Platform marka linak cihazi, 6 MV ve 15 MV
enerjili iki foton, 6, 10, 12 ve 15 MeV enerjili dort elektron i1sinina sahip bir lineer
hizlandiricidir. Linak cihazinin kafasi i¢inde sirayla sabit birincil (primer) kolimator, foton
1sinlarinda devreye giren diizlestirici filtre, monitdr iyon odasi ve elektron i1sinlamalarinda
devreye giren sagici filtre, motorize kama filtre, 151k alan aynasi ve ikincil kolimatorler
bulunmaktadir. Asimetrik olarak hareket edebilen ikincil kolimatorlerden klinik kullanimda X
yoniinde olan kolimatdr, hemen tizerinde bulunan MLC’ler ile birlikte hareket eden ve 3 cm
kalinliginda olan “backup” kolimatoriidiir. Onun altinda ise 7.8 cm kalinliginda yine asimetrik
olarak Y yoniinde hareket edebilen kolimatér bulunmaktadir (Sekil 20). Back-up kolimator
yoniinde bulunan MLC’ler X yoniinde hareket eder ve 7.5 cm kalinligindaki 40 yapraktan
olusurlar. Her bir MLC’nin alan i¢ine bakan u¢ kismi tiim alan genisliklerinde penumbray1
azaltabilmek amaci ile yarigapr 15 cm olan bir daireyi tamamlayacak sekilde yuvarlatilmigtir.
15 cm’lik dairenin merkezi MLC’nin orta hattinin 0.7 cm yukarisinda yer alir ve bu dizayn
sayesinde penumbra genislikleri MLC ucundan bagimsiz hale gelir. Her bir MLC’nin 151n
huzmesine paralel yiizeyleri ise lifler arasi sizintiy1 azaltmak ve hedefin 2.94 cm {izerinde
bulunan sanal nokta kaynagin 1s1n diverjansina uyum saglamak ic¢in basamakli olarak dizayn
edilmistir (Sekil 6). Liflerin altinda bulunan ve X yoniinde MLC’leri takip eden “backup”
kolimatorler sayesinde lifler arasi sizint1 daha da diisiiriilmiis olur (52). MLC’lerin her yapragi

izomerkezde 1 cm kalinlik olusturmakta olup merkezi eksenden karsi tarafa gegme mesafesi
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12.5 cm’dir (Sekil 21). Cihaz 360° gantri ve kolimatdr, 180° tedavi masasi rotasyon

yetenegine sahiptir. Isin demetinin alan boyutlar1 izomerkezde minimum 1x1 cm ile

maksimum 40x40 cm arasinda segilebilmektedir. Linak cihazi ayrica IMRT yapabilme

ozelligine sahip olup cihazda EPID bulunmaktadir (Sekil 22).

1. Kolimatér alam

2. Hedef

3. Primer elektron sacic: filtre

4. Primer kolimatér

5. Diizlestirici filtre (15 MV X 15m1)

6. Elektron ve 6 MV X kolimat&rii

7. Ikincil diizlestirici filtre (foton)

8. Ivon odasi

9. Sekonder kolimasvon alani
(10-16)

10. Geri sagilma plakas: (foton)

11. Motorize kama filtre

12. MLCi

13. X jaw (backup kolimatér)

14. Y jaw

15. Capraz teller

16. Aplikatér tutucu

Sekil 20. Elekta Synergy Platform linak 1sinlama kafas1 sematik diyagramm (53)

backup
kolimatér

backup
kolimatér

Sekil 21. Elekta Synergy Platform linak MLC ve kolimator sistemi sematik gosterimi

(54)



Sekil 22. Elekta Synergy Platform Linak cihaz

CMS XiO Tedavi Planlama Sistemi

Calismamizda kullanilan TPS, CMS XiO marka model ve 4.8 siiriimiidiir
(Computerized Medical Systems, St. Louis, MO, USA). Planlama sistemimiz konvansiyonel,
konformal ve yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) tedavi planlamasi yapabilen bir TPS’dir.
Planlama sisteminde DICOM 3 protokolilyle tomografi cihazindan alinan aksiyal kesitler
tizerinden sagital ve koronal diizlemlerde rekonstriiksiyon yapilmakta, olusturulan ii¢ boyutlu
anatomik modelleme ile elektron ve foton 1sinlari i¢in planlama yapilabilmektedir. Planlama
sistemi foton 1sinlart igin Clarkson, Convolution, Superposition ve Fast-Superposition
algoritmalarini, elektron igin ise Pencil Beam algoritmasini kullanilabilmektedir (Sekil 23).
Bu algoritmalarla foton ve elektron huzmelerinin doz dagilimlarmi hesaplayabilmekte,
organlarin doz voliim histogramin1 (DVH) ¢ikarmaktadir. IMRT tedavi planlamasinda ters
planlama (inverse planning) kullanmakta olup 0.001 mm’lik hesaplama gridinden baslayarak

planlarin optimizasyonunu yapabilmektedir.

Sekil 23. CMS XiO tedavi planlama sistemi
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Bilgisayarh Tomografi Cihaz1

Calismamizda kullandigimiz bilgisayarli tomografi (BT) {initesi Toshiba marka Asteion
S4 model tomografi cihazidir (Sekil 24). BT, kolime edilmis X 1s1m1 demetlerini kullanarak
hastanin kesitsel goriintiilerini olusturan goriintiileme yontemidir. X 1sinlarinin hastayr gecen
kismi, X 151 tlipliniin karsisinda bulunan dedektdrler tarafindan saptanarak goriintliye
doniistiiriiliir. Olusturulan bu goriintiller TPS’ne DICOM araciligr ile aktarilir. 1-10 mm kesit
kalinliginda ve saniyede 4 kesitsel goriintli alabilen BT cihazinda elde edilen goriintiilerin
Hounsfield Unit (HU) degerlerine karsilik elektron yogunlugu degerleri hesaplatilimis ve

TPS’nde kullanilmak iizere sisteme aktarilmistir.

Sekil 24. Toshiba Asteion S4 tomografi cihazi

Su Fantomu

Radyoterapi isinlarinin doz dagilimlarimi otomatik olarak 6l¢mek ig¢in kullanilan 3-
boyutlu (3D) su fantomudur (IBA Dosimetry Blue Phantom, Almanya) (Sekil 25). Su
fantomu; su tanki, su rezervuari, elektrometre ve 6zel yaziliminin bulundugu bilgisayar
sisteminden olugmaktadir. Su tankinin boyutlar1 495 mm x 495 mm x 495 mm’dir. Tankin
yan duvar kalinligi 10 mm, taban ise 15 mm’lik akrilikten imal edilmistir. Su fantomunun

hareket mekanizmasi1 paslanmaz celikten yapilmistir. El kumandasiyla iyon odasimin ii¢
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eksende hareketini ayarlamak ve kontrol etmek miimkiindir. Kullanilan ara baglanti
elektrometresi Ol¢lim dedektorlerini 15, 30 and 50 mm/s hizlarda hareket ettirebilme
yetenegine ve = 0.5 mm/axis pozisyon dogruluguna sahiptir. Cihaza, istenen Ol¢glime uygun
farkli dedektorler takilabilmekte ve {i¢ boyutta istenilen Ol¢timler alinabilmektedir. Yazilim,
Olglimlerin tiiriinii, bolgesini ve hassasligini kontrol edebilmektedir. Derin doz, profil ve out-

put dl¢iimlerini havada ve su i¢inde yapma imkani vermektedir. Olgiimlerde alman veriler,

protokollere uygun olarak olusturulmus analiz secenekleriyle ayrintili  olarak

incelenebilmektedir (55).

Sekil 25. IBA Dosimetry Blue Phantom

Su Esdegeri Kati Fantom

Su esdegeri kat1 fantom, yiiksek enerjili radyasyon tedavisi dozimetrisinde kullanilan,
%98 polistiren ve %2 TiO: igeren, fiziksel yogunlugu 1.045 g/cm?®, elektron yogunlugu
3.43x10% e/cm® (su: 3.343x10% e/cm?) olan bir fantom materyalidir (Sekil 26). Co-60’dan 20
MYV foton ile 4 MeV’den 25 MeV elektron enerjisi araliginda 6l¢iim yapilabilir sekilde
tasarlanmistir. Boyutlar1 40x40 cm’dir ve 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarindaki toplamda 40 cm
derinlik olusturabilen levhalardan ibarettir. Ayrica her bir iyon odast i¢in, igine

yerlestirilebilecegi delikli plakalari bulunmaktadir (56).
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Sekil 26. Su esdegeri kati fantom

Elektrometre

Foton ve elektron 1s1n dozu 6l¢iimiinde kullanilan Scanditronik Wellhofer Dosel marka
elektrometre; sirasiyla R, R/dak, Gy, Gy/dak, Sv/saat; Amper ve Coulomb cinsiden doz, doz
hiz1 ve akim degerlerini okuyabilen bir dozimetri cihazidir (Sekil 27). Polarite voltaji 0-400 V
olan dozimetreye, sicaklik ve basing diizeltmeleri i¢in Ol¢lim anindaki ilgili degerler
girilebilmektedir. Foton i¢in dl¢lim araligi 70 kV-40 MV’tur. Elektron demetlerinde ise 50
MeV enerjiye kadar her megavoltaj enerjide 6lglim yapilabilmektedir (57).

Sekil 27. DOSE1 model elektrometre
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I'mRT MatriXX 2D-Array

IBA marka ’'mRT MatriXX 2D-Array dozimetri sistemi 1020 adet iyon odasina sahiptir
ve iki boyutlu dozimetrik karsilastirmalar, absorbe doz, simetri ve diizgiinliik testleri i¢in
kullanilabilen bir sistemdir (Sekil 28). Ayn1 zamanda IMRT planlamalarimin dozimetrik
kontrolleri de yapilabilmektedir. Maksimum 6l¢iim alani 24.4x24.4 cm olup 4.5(0)x5(h) mm
boyutlarinda 1020 adet iyon odasindan olusur. Iyon odalarinin hacmi 0.08 cc’dir. Her bir iyon
odasinin merkezleri arasindaki uzakligl 7.62 mm’dir. Agirhig yaklasik 10 kg olup yiiksekligi
6 cm’dir. Iyon odalarinin aktif dl¢iim noktas yiizeyden 3 mm asagidadir. Coziiniirliigii 0.42
Gy/nC veya 2.4 nC/Gy’dir. Sistem IMRT’de dozimetrik kalite kontrol i¢in kullanilabilir. Bu
sistem ile Olgiilen doz haritast OmniPro-I’'mRT yazilim programi (version 2.00) kullanilarak
TPS’nden elde edilen veriler ile karsilagtirllir. Mesafe ve yiizde doz farki kriterlerini
kullanarak y-indeks analizi yapabilen OmniPro programi sayesinde hizli doz diisiisiiniin

oldugu bolgeler gézden kagmadan incelenebilir (58).

—
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Sekil 28. ’'mRT MatriXX 2D-Array

CC04 iyon Odas

Scanditronix Wellhofer firmasi iiretimi iyon odasi, 0.04 cc olan kiicik volimii
sayesinde kiiglik alan dozimetrisi, doz degisiminin hizli oldugu bdlgelerde 6l¢iim ve
stereotaktik Slgiimler i¢in uygun bir iyon odasidir. Su veya kati1 fantomda foton, elektron ve
proton Olgiimleri i¢in uygun olup, kiigiilk hacmi yiiksek dogruluk ve ¢oziiniirliikkle 6lglim

alinmasina olanak tanir. Iyon odasinin 6zellikleri Sekil 29°da verilmistir.

41



CC13 fyon Odasi
0.13 cc hacme sahip Scanditronix Wellhofer firmasi iiretimi iyon odasi, su veya kati
fantom Ol¢iimlerinde rolatif ve absorbe doz olgiimleri i¢in kullanilabilen bir iyon odasidir.

Iyon odasinin ézellikleri Sekil 29¢da verilmistir.

FC65-G Iyon Odas
Radyoterapide daha ¢ok rutin kalite kontrol islemlerinde kullanmak i¢in dizayn edilmis

olan bu iyon odasi, su veya kati fantomda doz dagilimi Ol¢iimlerinde veya absorbe doz

dl¢iimlerinde kullanilir. iyon odasinin dzellikleri Sekil 29°da verilmistir.

Iyon Odas: 'C FC65-G

"oliim ) 0.13 cc
Voliim Uzunlugu 3.6 mm 3.8 mm 231 mm

Volim Yaricapi 2 mm 3 mm 3.1 mm
Shonka
Duvar Matervali C352 C352/graphite Graphite
1.76 g/em’
Duvar Kahnhg 0.07 mm 0.07 mm 0.073 mm
I¢ elektrot materyali C332 Shonka C3532 Aliminium
Duyarhhk 1.1 3.8 21

nC/Gy

Sekil 29. Kullanilan silindirik iyon odalarinin ézellikleri

PPC40 Paralel Plate iyon odasi

Havada, su ve kati fantom absolut doz ve derin doz oOl¢limlerinde kullanilmak {izere
tasarlanmistir (Sekil 30). Iyon odasinin dis ve i¢ elektrotu PMMA materyallerinden yapilmis
olup iyon odast aktif hacim 0.40 cc’dir. Olgiimler foton 1sinlart icin Co-60’dan 50 MV’e
kadar enerjilerde yapilabilirken, elektron 1sinlart icin 2 MeV’den 50 MeV’ye kadar enerjiler
i¢in uygundur. Duyarlilik degeri yaklagik olarak; 12 nC/Gy dir.
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Sekil 30. Wellhofer, PPC40 Roos Paralel plate iyon odasi

Yar iletken Diyotlar

Su fantomunda, rélatif doz Sl¢limlerinde kullanilmak iizere tasarlanmistir (Sekil 31).
Bunlar 3. nesil pSi yari iletkenlerden yapilmaktadir. Yiiksek katkili p tipi silikon dedektorler
yiikksek li¢ boyutlu ¢oziiniirliigli, doz hizina ve enerjiden bagimsiz olusu nedeniyle RT
uygulamalarinda kullamlmaktadir. PFD3¢, EFD3¢, RFD3® diyotlarin aktif alan ¢ap1 2 mm ve
efektif Ol¢iim noktast 0.9 mm’den daha kiiciiktiir. IBA firmasi tarafindan iiretilen ve
calismamizda kullanilan diyotlar foton (PFD3®) ve referans (RFD*®) alan diyottur. PFD diyot
35 nC/Gy duyarlilik degerine sahiptir.

RFD*

EFD*®

Sekil 31. RFD3C, EFD3®, PFD3C yarn iletken diyotlar
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Konturlama Program

Calismamizda FocalSim 4.6 siiriim konturlama programi kullanilmigtir. FocalSim
konturlama programi BT kesitlerini konturlama, 3B plan degerlendirme, BT ve PET
goriintiilerini fiizyon etme ve DICOM 3 formatiyla kesitleri TPS’ye aktarma o6zelliklerine

sahiptir.

Network Program
Calismamizda tiim hasta verilerinin cihazlar arasinda bilgi alisverisini saglayan, tedavi
bilgileri, randevu, goriintiileme ve cihaz parametrelerini igeren Mosaiq network yazilimi

(version 2.5) kullanilmistir.

IMRT Fantom

IMRT hasta kalite kontrolleri i¢in kullanilabilen fantom su esdegeri olup rutin kalite
kontrollerde absolut doz 6l¢limleri, film dozimetri ve TLD doz karsilastirmalari i¢in uygundur
(Sekil 32). 33x36x18 cm boyutlarinda olup yogunlugu 1.045 gr/cm®diir. %98 polistiren ve
%2 TiO2’den olusmasi nedeniyle su esdegeri olarak kabul edilmektedir. 1 cm araliklarla
yerlestirilebilen dilimler arasina maksimum 15 adet film konulmasina imkan vermektedir.
Ayrica istenilen 1yon odasina uygun 6zel fantomlari ile birlikte bir ¢ok farkli noktada absorbe
doz 6l¢iilmesine izin vermekte ve uygun TLD plakasi ile birlikte maksimum 196 adet TLD ile

6l¢iim alabilme imkan1 saglamaktadir.

Sekil 32. IMRT fantom
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YONTEM

Bu tez ¢aligmasi Trakya Universitesi Bilimsel Arastirma Projeleri Birimi tarafindan
TUBAP 2012/105 No’lu proje ile desteklenmistir. Trakya Universitesi Tip Fakiiltesi
girisimsel olmayan klinik arastirmalar Etik Kurulu tarafindan 12/10 protokol nolu karar ile
02/05/2012 tarihinde onay verildi (EK 1). Bu ¢alismanin Turnitin programina gore orjinallik
raporu ektedir (Ek 2). Trakya Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda Elekta
Synergy Platform lineer hizlandirici cihazinda farkli hacimlere sahip dedektorler ile kiiglik
alan doz dagilimlari 6l¢iilmiis ve TPS’de planlanan IMRT tedavisinde, tedavi alanlarini
meydana getiren kiigiilk segmentlerin olusturdugu doz dagilimlari {izerindeki etkisinin

aragtirtlmasi hedeflenmistir. Bu ¢alismada sirasiyla asagidaki yontemler uygulanmistir.

Doz Dagilimlarinin Elde Edilmesi

Derin doz él¢iimleri: Elekta Synergy Platform linak cihazinin 6 MV foton 1s1n1 i¢in su
fantomunda 1x1, 2x2, 3x3, 4x4, 5x5 ve 10x10 cm ag¢ik alan boyutlarinda yiizde derin doz
(%DD) ol¢timleri alindi. Bunun i¢in SSD=100 cm’de CC04, CC13, FC65-G, PPC-40 iyon
odalart ve diyot, 151n alan1 merkezine yerlestirilerek merkezi eksendeki doz dagilimlar
olgiildii. Olgiimler sirasinda iyon odalar1 1smn aksina dik, diyot ise paralel konumda
yerlestirildi. Elde edilen %DD degerlerinden her alana ait doz maksimum noktalar1 6l¢iildii.

Her 6lgtimden 6nce cihazin mekanik kontrolleri yapildi ve doz verimi tayin edildi.

Profil ol¢iimleri: Tim alanlar i¢in su fantomunda dmax, 5, 10 ve 20 cm derinliklerde
X(MLC yénii, crossplane, AB) ve Y(Y jaw, inplane, GT ) profilleri alindi. Olgiimler
SSD=100 cm’de CC04, CC13, FC65-G ve PPC40 iyon odalar1 ve diyot olmak lizere bes farkli
olgiim diizenegi ile tekrarlandi. Olgiimler sirasinda iyon odalari 1smn aksma dik, diyot ise
paralel konumda yerlestirildi. TPS’nin modellemesi i¢in gerekli Y yoniindeki profillerde
CCO04, CC13 ve FC65-G iyon odalar1 i¢in 30 cm derinlikte ilave edildi. TPS’ye yiiklenecek
veriler ayr1 bir dosya olarak kaydedildi. Bes farkli dedektérden elde edilen wveriler
karsilagtirma yapabilmek amaci ile merkezi eksendeki maksimum doza normalize edildi.
Daha sonra bu profillerden %20 ve %80 izodozlar arasindaki genislikler referans alinarak
penumbra degerleri ol¢tildii.

Ayrica ti¢ farklr silindirik iyon odasi i¢in 1x1 ve 10x10 cm alanda (CC04, CC13 ve
FC65-G) 10 cm derinlikte elde edilen penumbra degerleri kullanilarak, iyon odalarinin
caplarina karsilik grafik cizildi. Elde edilen grafikte ise ekstrapolasyon yontemi kullanilarak

iyon odasi yoklugunda yani sanal sifir (virtual zero volume) dedektér ¢apina karsilik
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panumbra degerleri hesaplatildi. Olgiimlerde kullanilan PPC40 paralel plate iyon odasi ve
diyot dedektor silindirik yapida olmamasi nedeni ile ekstrapolasyon islemine dahil
edilmemistir. Ayrica dedektér boyutuna bagli penumbra degerinin ekstrapolasyon egrisinin
diyot gibi kiiciik dedektdr boyutu bolgesinde dogrusallik gostermedigi calismalar ile
gosterilmistir (47).

Rolatif doz faktorleri: Rolatif doz faktorii (RDF), belli bir alan biiyiikliigiindeki
absorblanan dozun, bir referans alan biiyiikliigiindeki doza oranidir. Alana bagh bu faktorleri
bulmak i¢in 6 MV foton enerjisinde 1x1, 2x2, 3x3, 4x4, 5x5 ve 10x10 cm alanlarda 10 cm
derinlikte (SSD=90 cm) ol¢iimler yapildi. Olgiimler, RW3 kat1 su fantomunda merkezi
eksende, 100 MU verilerek yapildi. Okuma degerleri 10x10 cm’lik referans alanin okuma
degerine normalize edilerek RDF bulundu ve alan genisligine bagli grafik ¢izildi. Doz verimi
Olctimlerinde Dose 1 elektrometreye baglanan CC04, CC13, FC-65 ve PPC40 iyon odalari
kullanildi. Olgiimler sirasinda ii¢ okuma alinarak bu degerlerin ortalamas1 alindi. Olgiimlere

baslanmadan once cihazin mekanik kontrolleri ve doz verimi tayini yapildi.

Doz Dagilimlarinin Modellenmesi

Elekta Synergy Platform Linak cihazinda CC04, CC13 ve FC65-G iyon odalarindan
elde edilen 1x1, 2x2, 3x3, 4x4, 5x5 ve 10x10 cm alanlarindaki %DD ve profil degerleri ayri
ayrt Omni-Pro yazilimi kullanilarak CMS XiO TPS’ye yiiklendi (Sekil 33 ve 34). Sistemde
daha 6nceden CC13 ile almman 10x10 cm’den biiylik 40x40 cm’ye kadar alanlar i¢in veriler
sabit birakilarak 10x10 cm ve altindaki alanlar i¢in yiiklemeler yapildi. Yine benzer sekilde {i¢
farkli iyon odasi i¢in ayr1 ayr kat1 fantomda 1x1, 2x2, 3x3, 4x4, 5x5 ve 10x10 cm alanlarinda
elde edilen ve 10x10 cm alana normalize edilerek bulunan RDF degerleri TPS’ye yiiklendi
(Sekil 35).
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Clinic: Trakus

Machire iD: BXSulePtd

Scurce to skin distance (on): 1000
Field size (cn): 2.0:2.0

PID agreenent at: Reference depth

m— Conv
10
o 0 P » P
Deoth (cw)
Sekil 33. 2x2 cm alan i¢cin FC65-G ile yapilmis %DD degerlerinin modellemesi
Ciiniot Trakua
Machire 1D: BXSulePhD
OCR data direction: Irplane
Source to skin distance (on): 1000
Fleld size (ew): 2,042,0
Hintor TERH extents: 6.0
POD agreement at: Reference depth
Caleulated profiles shifted to: Calculated PID
R (2)
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Sekil 34. FC65-G iyon odasi ile alinmis 2x2 cm alana ait Y profillerinin TPS’de
modellenmesi
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Sekil 35. FC65-G iyon odasi ile elde edilen ve 10x10 cm alana normalize edilen rélatif

doz faktorlerinin TPS’ye yiiklenmesi

Calismamizda kullanilan CMS XiO TPS, linak foton isinlarindan elde edilen gerekli
doz dagilimlarini kullanarak Clarkson, Convolution ve Superposition algoritma yazilimlari ile
doz hesaplamasi1 yapabilmektedir. Clarkson algoritmasi 6l¢iim tabanli bir algoritmadir ve doz
hesaplamasi i¢in modelleme yapilmasina gerek yoktur. IMRT planlamalarinin komplike doz
hesaplamalarinda ise model tabanli Convolution ve Superposition algoritmalari
kullanilmaktadir. Her iki algoritma igin CMS XiO TPS’de tek bir modelleme yapilmaktadir.
Yani algoritmalarin TPS’ye yiiklenen verilerle uyumlu hale getirilmesi i¢in birgok parametre
tizerinden gerekli diizeltmeler yapilir (Sekil 33, 34 ve 35). Bir defa modellemesi yapilan
veriler sonucunda hem Convolution hem de Superposition algoritmalar1 hasta veya fantom
doz dagiliminin hesaplatilmasi i¢in kullanilabilir hale gelmektedir. Dolayisiyla biz de CCO04,
CC13 ve FC65-G iyon odalar ile elde edilen olgiimleri TPS’ye yiikledik ve her bir iyon
odasia 6zel model olusturduk (ii¢ iyon odasi i¢in ayri1 ayr1 yapilan toplam {i¢ modelde

Covolution&Superposition algoritmasi kullanildi).
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IMRT Planlarimin Olusturulmasi

IMRT tedavilerinde kullanilan kiigiik alanlari TPS’de olusturabilmek amaciyla
oncelikle igerisine CC04 iyon odasi yerlestirilmis halde IMRT fantomu Toshiba Asteion BT
cthazinda 2 mm’lik kesitler halinde tarandi (Sekil 36). Elde edilen kesitler network agi
tizerinden konturlama istasyonuna aktarildi. FocalSim programi ile BT’den gonderilen
kesitlerden bir hasta dosyasi olusturuldu. Oncelikle fantomun dis konturu ¢izildi. Daha sonra
yapilacak IMRT planlarinda kiiciik segmentlerin olusturulabilmesi amaciyla iyon odasinin
hacminin merkezi etrafinda hedef voliim olarak (her gantri agisindan goriilen hedef voliimiin

2x2 cm bir alan olusturmasi nedeni ile) 2 cm c¢apinda ve 2 cm uzunlugunda silindirik bir

voliim olusturuldu. Elde edilen fantom kesitleri ve i¢indeki hedef volim TPS’ye aktarildi.
Hedef voliimde 200 cGy elde etmek tizere farkli dokuz IMRT plan1 TPS’de hesaplatild: (Sekil
37).

e

Sekil 36. IMRT fantomun Toshiba Asteion BT cihazinda taratilmasi
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Sekil 37. IMRT fantomda hedef voliime yonlendirilen 9 alan IMRT plam

Farkli hacimlerdeki iyon odalarinin IMRT planlarindaki doz farkhiliklarini ortaya
koyabilmek icin kii¢iik segmentlere sahip IMRT planlamalar1 hazirlandi. Bunun i¢in esit
gantri acilarinda 5, 7 ve 9 alanl ii¢ farkli planlama yapildi. CMS XiO TPS, IMRT
planlamalarinda en kiigiik segment acikligi degerini 1 ile 3 cm arasinda se¢ebilmeye imkan
vermektedir. Bu kisitlamanin yapilan IMRT planinda meydana gelen segment boyutlarini ve
sayisint dogrudan etkilemesi nedeni ile her bir plan i¢in minimum segment agikligi 1, 2 ve 3
cm olacak sekilde segmentler hesaplatildi (Sekil 38). Bu sekilde ii¢ farkli alan sayist ve li¢
farkli segment agiklifinda toplam dokuz tipte IMRT plani tasarlandi. Tiim planlamalarda
optimizasyon i¢in hesaplama kriteri hedef voliimde 200 cGy olarak tanimlandi. CC04, CC13
ve FC65-G iyon odalarina 6zel her bir modelde, tasarlanan dokuz IMRT planinin
optimizasyonlart yapildi. Aki haritalar1 elde edilen tiim planlamalarin segmentleri
olusturularak Superposition algoritmasi ile sonu¢ doz dagilimlari hesaplandi. Superposition
algoritmasin1 tercih etmemizin nedeni, fantom igindeki iyon odasindan dogabilecek
inhomojenitenin Superposition algoritmasinda Convolution algoritmasina nazaran daha dogru
sonu¢ vermesidir (59). Tim planlamalarda 2x2x2 mm grid (voxel volume/en kiigiik
hesaplama hacmi) araligir kullanildi. Elde edilen tiim planlamalarda segment sayilar1 ve
segmentlerin boyutlar1 degerlendirildi. Ayrica her bir tedavi planindaki kiigiik segmentlerin

oranin1 gormek agisindan 3x3 cm ve altindaki segmentlerin orani hesaplatildi. Bdylece
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toplamda her bir iyon odast i¢in tablolarimizda goriilen 12 adet plan elde edildi. Her bir iyon
odast modeli i¢in hesaplatilan dokuz ayri IMRT plan1 toplamda yirmi yedi IMRT plani
olustursa da, karsilagtirmalar ayn1 parametrelere sahip ii¢ modeldeki IMRT planlar1 arasinda

yapilmustir.
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Sekil 38. IMRT fantomda hedef voliime yonlendirilen S alan IMRT plani

IMRT Planlarimin Kontrolii

Ug farkli iyon odasindan ile elde edilen modeller ile TPS’de hesaplatilan IMRT
planlamalarinin kalite kontrollerinde iki fakli yontem kullanildi:

e Nokta doz dogrulamasi

e 2D-Array ile doz dagiliminin dogrulanmasi

Nokta Doz Dogrulamasi

Elde edilen tiim planlamalar network araciligi ile Elekta Synergy Platform cihazina
aktarild1. icerisine CC04 iyon odasi yerlestirilmis IMRT fantomu tedavi cihazina yerlestirildi
ve iyon odast DOSE 1 elektrometreye baglandi. Iyon odasi merkezi cihazin izomerkezi’ne
gelecek sekilde set-up yapildi. Her bir IMRT plan1 gercek gantri agilarinda 1sinlandi ve nokta
doz (absolut) dlgtimleri alindi (Sekil 39). Ayrica agik alanlar igin de gantri 0° olacak sekilde

nokta doz dl¢iimleri alindt.
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Sekil 39. Linak cihazinda IMRT fantomda 6l¢iim diizenegi

Ug farkli iyon odasindan elde edilen modellere gére TPS’de hesaplatilan planlarin tiimii
icin absolut doz degeri, dl¢limlerde meydana gelebilecek doz fakliligini gidermek amaci ile
aynt giin alindi. Her bir 6l¢iim icin ii¢ farkli okuma degerinin ortalamasi alindi. Tim
Ol¢iimlerde absolut doz IAEA nin TRS-398 protokoliine gore hesaplandi.

Tiim nokta dozu OGlgiimlerinde referans iyon odasi olarak en kiigiik hacme (0.04 cc)
sahip CCO4 kullanilmistir. IMRT fantomun tomografik kesitlerinin alinmasi sirasinda
yalnizca CC04 iyon odasi kullanilmig ve tiim planlar bu hacme gore hesaplatilmigtir. Bu
nedenle linak cihazinda IMRT fantom ile yapilan tiim ol¢iimlerde de CCO04 iyon odasi

kullanilmistir.

2D-Array ile Doz Dagihimlarinin Dogrulanmasi

Oncelikle IBA marka 2D-Array dozimetri sisteminin TPS’ye aktarilabilmesi igin iig
boyutlu goriintiileri BT cihazinda alindi. 2 mm’lik kesit kalinligindaki goriintiilerin alinmast
sirasinda, geri sagilmalar1 toplamasi i¢in altina 5 cm’lik, iyon odalarinin efektif 6l¢tim
noktasinin 3 mm derinde olmasi nedeni ile de {istiine ylizeyden itibaren de 4.7 cm’lik fantom
konularak sistem BT’de taratildi. Konturlama istasyonunda dis konturlari tanimlandiktan
sonra TPS’ye aktarildi. Daha 6nce TPS’de planlanmis ve yukarida tarif edilmis olan dokuz
farkli IMRT planinin ii¢ farkli iyon odasi 6l¢iimleri {izerinden yapilan toplam 27 plandaki doz
dagilimlari, kontrollerinin yapilmasi amaci ile 2D-Array fantomuna tiim gantri agilar1 0°
olacak sekilde aktarildi. Ayni sekilde ii¢ acik alan i¢in de, {i¢ iyon odasina ait model ile

hesaplanan doz dagilimlart 2D-Array’e aktarildi. Tiim planlarin doz dagilimlart sirasinda

52



hesaplama grid degeri 2 mm olacak sekilde ayarlandi. 2D-Array fantomda 5 cm izomerkez
derinliginde meydana gelen doz dagilimlari (aki haritalar) karsilagtirma yapabilmek amaci ile
TPS’den Omni-Pro 'mRT yazilimina aktarildi. Elekta Synergy Platform linak cihazinda ayni
doz dagilimlarini 1s1nlayabilmek amaci ile TPS’deki doz dagilimlar1 bu sefer network araciligi
ile cihaza aktarildi. Tiim planlar i¢in ayn1 islem tekrarlandi. IMRT kalite kontrol planlariin
izomerkezi 5 cm derinlikte oldugundan, 6l¢iim yaparken 2D-Array’in iyon odalart 5 cm
derinlikte, SSD ise 95 cm olacak sekilde linak cihazinda 6l¢iim seti hazirlandi (Sekil 40).

Sekil 40. Linak cihazinda 2D-Array ile 6l¢iim diizenegi

2D-Array ile elde edilen doz dagilimlar ile TPS’de planlanan veriler, Omni-Pro ’'mRT

yazilimi kullanilarak karsilastirildi. Karsilastirmalarda y-indeks yontemi kullanildi.
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BULGULAR

Bu ¢aligma linak doz dagilim olgiimleri, 6l¢iilen degerlerin TPS’ye yiiklenmesi, IMRT
tedavi planlarinin yapilmasi ve planlarin dozimetrik kontrolii basamaklarindan olugsmaktadir.
IMRT tedavilerinde ¢ogunlukla 6 MV foton 1sininin kullanilmasi nedeni ile tiim 6l¢timler bu
enerjide yapilmistir. Foton 1sinlart i¢in TPS’ye yliklenmesi gerekli 6l¢iimlerin silindirik iyon
odasi (genellikle 0.125 cc) ile alinmasi tavsiye edilmektedir. Biz dl¢iimlerimizde buna uygun
olarak CC13 iyon odasinin yaninda farkli hacimlere sahip FC65-G ve CCO04 silindirik iyon
odalar1 kullandik. Bu 0l¢limlerimizle karsilastirmak i¢in ayrica bir paralel plate iyon odasi
(PPC40) ve bir diyot dedektor ile derin doz ve profil 6l¢timleri aldik. Daha sonra 6l¢limleri
TPS’ye yiiklenen FC65-G, CC13 ve CC04 iyon odalar1 i¢in modellemeler yapildi. Takiben bu
tic farkli iyon odasinin kiigiik segmentlere sahip IMRT planlarinin doz dagilimlarina olan

etkisi incelendi.

DERIN DOZ OLCUMLERI

Elekta Synergy Platform linak cihazinda bes farkli dedektor ile 1x1 ile 10x10 cm
araliginda alanlar i¢in %DD dl¢iimleri alindi. 1x1, 2x2, 5x5 ve 10x10 cm i¢in alinan %DD
egrileri Sekil 41, 42, 43 ve 44°de gosterilmektedir. Tiim derin doz dlgiimleri SSD=100 cm’de
gantri ve kolimator 0°’de ve iyon odast merkezi ekseni 1s51n merkezi eksenine dik, diyot

merkezi ekseni ise 151n merkezi eksenine paralel olacak sekilde konumlandirma yapildi.
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Sekil 41. 1x1 cm alan boyutunda bes farkh dedektor icin % DD egrileri (CC13 kirmizi,
PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe)
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Degth
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Crossiine

Sekil 42. 2x2 cm alan boyutunda bes farkh dedektor icin %DD egrileri (CC13 kirmzi,
PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe)
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Sekil 43. 5x5 cm alan boyutunda bes farkh dedektor icin %DD egrileri (CC13 kirmizi,
PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe)
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Sekil 44. 10x10 cm alan boyutunda bes farkh dedektor icin %DD egrileri (CC13 kirmizi,
PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe)

Elde edilen derin doz grafikleri incelendiginde 10x10 cm alanda dmaks noktasindan
sonraki derinliklerde tiim dedektorler i¢in %DD degerleri degisiminin %1 icinde kaldig:
gozlenmistir (Sekil 44). Yine benzer sekilde 5x5 cm alan i¢inde derinlik ile degisim farklar
%1 ic¢inde bulunmustur (Sekil 43). Ancak alan kiigiildiikge, 6zellikle 5x5 cm alanin altindaki
alanlarda en genis hacme sahip FC65-G iyon odasinin derin doz 6lgiim degerlerinin diger

dedektorler ile karsilastirlldiginda derinlik arttikca belirgin  olarak yiiksek kaldig
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gdzlenmistir. Ornegin 1x1 cm alan i¢in 10 ve 20 cm derinliklerde %DD degeri sirasiyla CC04
iyon odasi i¢in %59.5 ve %32.5, CC13 i¢in %60.5 ve %33.2, PPC40 icin %59.5 ve %32.1,
diyot icin %58.6 ve %31.6 olurken bu deger FC65-G iyon odast i¢in %63.4 ve %35 olarak
bulunmustur (Sekil 41). Yine benzer sekilde 2x2 cm alan i¢in bu degerler sirasiyla CC04 iyon
odast i¢in %60.6 ve %33.1, CC13 i¢in %60.6 ve %33.2, PPC40 i¢in %61.1 ve %33.6, diyot
icin %60.9 ve %33.4 olurken bu deger FC65-G iyon odasi i¢in %64.4 ve %36.9 olarak
digerlerinden yiiksek bulunmustur (Sekil 42).

Farkli dedektorler ile alinmis derin doz egrilerinden elde edilen doz maksimum

derinlikleri Tablo 2‘de verilmektedir.

Tablo 2. 6 MV foton 1511 i¢in farkh alan biiyiikliiklerinde farkh dedektorler ile

olciilen dmaks degerleri (mm).

Alan (cm) CCo4 CC13 FC65-G PPC40 Diyot
1x1 125 14.9 16.5 145 14.9
2X2 14.2 154 17.3 15.9 154
3x3 154 16.2 16.9 15.9 16.0
4x4 15.0 16.2 16.7 155 15.6
5X5 154 15.8 16.3 16.0 16.2

10x10 145 154 145 155 15.8

Her bir dedektorden elde edilen dmaks degerleri incelendiginde tiim alanlarda en diigiik
degerlerin CCO04, en biiyiik degerlerin ise FC65-G iyon odasindan elde edildigi goriilmektedir.
Tiim dedektorler i¢in kiigiik alanlarda dmaks degerlerinin diisiik oldugu, alan 5x5 cm’ye dogru

biiyiidiik¢ge bu degerlerin arttig1, daha sonra ise tekrar diisiis gosterdigi gortiilmektedir.

PROFIL OLCUMLERI

Doz profilleri tiim alanlar i¢in farkli dedektorler ile SSD=100 cm’de, gantri ve
kolimatdr 0°°de, dmaks, 5, 10 ve 20 cm derinliklerde, X(MLC yonii, crossline) ve Y(Y-jaw
yoni, inline) yoniinde alindi. Sekil 45 ve 46°da 1x1 cm alan i¢in, Sekil 47 ve 48°de 5x5 cm
alan i¢in, Sekil 49 ve 50°de ise 10x10 cm alan i¢in 5 cm derinlikte farkli dedektorler ile
alinmis doz profilleri goriilmektedir. Ayrica modelleme i¢in kullanilmasi amaci ile FC65-G,
CC13 ve CCO04 iyon odalar ile alinan Y yoniindeki profillere 30 cm derinlikteki profil ilave

edilmistir.
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Quantity: Dose Dose Dose Dose Dose

Symmetry: (2.6 % 0.7 % 1.8 % 0.7% 1.1%

Flatness: 221 % 21.8% 20.6 % 1.3 % 20.5 %

Penumbra: (4.9:5.2mm [6.0:6.2mm [45:4.7mm |[54:54mm (4.5:4.7 mm

Field Width:|11.6 mm 13.0 mm 11.0 mm 11.7 mm 10.9 mm

Centre: -0.0 mm -0.0 mm -0.0 mm 0.0 mm -0.0 mm

Depth

Inline

Crassing

Sekil 45. 1x1 cm alan i¢in X yoniinde 5 cm derinlikte farkh dedektorler ile alinan profil

olciimleri (CC13 kirmizi, PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe).
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Photon Profile
Quantity:  [Dose Dose Dose Dose Dose
Symmetry: 2.3 % 1.2% 0.9 % 0.8% 0.4 %
Flatness:  |20.5 % 226 % 18.4 % N6% 195 %
Penumbra: (44:46mm [61:60mm [35:35mm [53:53mm (38:3.8mm
Field Width:|11.1 mm 12.4 mm 10.4 mm 11.5 mm 10.1 mm
Centre: 0.0 mm 0.0 mm 0.0 mm 0.0 mm 0.0 mm
Depth

Inline:

Crossline

Sekil 46. 1x1 cm alan icin Y yoniinde 5 cm derinlikte farkh dedektorler ile alinan profil
olciimleri (CC13 kirmizi, PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe).
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Field Width: (51.4 mm 52.1 mm 52.0 mm 52.3 mm 52.0 mm
Centre: -0.0 mm -0.0 mm 0.0 mm 0.0 mm -0.0 mm

Degth
e
Crassline

Sekil 47. 5x5 c¢m alan i¢in X yoniinde 5 cm derinlikte farkh dedektorler ile alinan profil

olciimleri (CC13 kirmizi, PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe).
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Photon Profile
Quanlity:  [Dose Dose Dose Dose
Symmetry: (0.4 % 07 % 0.6 % 05%
Flatness:  (3.3% 6.4% 28% 37%
Penumbra: |5.4:5.5mm |7.5:7Z.5mm (4.3 43 mm [6.0: 6.0 mm
Field Width:|51.7 mm 52.8 mm 52.3 mm 52.6 mm
Centre: (0.0 mm -0.0 mm 0.0 mm 0.0 mm

Depth

Crossline

Sekil 48. 5x5 ¢m alan i¢in Y yoniinde 5 cm derinlikte farkh dedektorler ile alinan profil

olciimleri (CC13 kirmizi, PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot pembe).
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Sekil 49. 10x10 cm alan i¢cin X yoniinde 5 cm derinlikte farkh dedektorler ile alinan

profil dlciimleri (CC13 kirmizi, PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot
pembe).

BE_ o [T P Pwm b
Photos ofile

Qual Dose Dose Dose Dose Dose

5; .7 % 15% 0.9% 0.7 % 1.1%

FI 2% 21% 1.3% 1.7% 1.2%

P .8:57mm [8.1:83mm [47:48mm [70.71mm 4847 mm

Fi 5.2 mm 106.5 mm 106.3 mm 106.3 mm 106.0 mm

Centre: 0.0 mm -0.0 mm -0.0 mm 0.0 mm -0.0 mm

Craossine

Sekil 50. 10x10 cm alan icin Y yoniinde 5 cm derinlikte farkh dedektorler ile alinan

profil élciimleri (CC13 kirmmuzi, PPC40 yesil, CC04 mavi, FC65-G sar1, diyot
pembe).

Farkli dedektorler ile alinmis 5 cm derinlikteki X ve Y yoniindeki profillerden %20 ile

%80 aralig1 olan penumbra degerleri sistemde hesaplatilmis, her bir dedektor i¢in Tablo 3’te

verilmistir. Ayrica elde edilen degerlerin alan boyutlarina goére grafikleri ¢izilmis ve Sekil 51
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ve 52’de gosterilmistir. Tim dedektorler ve tim Olglilen alan biiyiiklikleri i¢in 5 cm

derinlikteki X yoniindeki profiller Sekil 53°te goriilmektedir.

Tablo 3. 6 MV foton 1sin1 icin farkh alan biiyiikliiklerinde, farkh dedektorler ile 5 cm

derinlikte olciilen profillerden elde edilen penumbra degerleri (mm).

Alan CC04 CC13 FC65-G PPC40 Diyot
1x1 Y S15 4.4 5.3 6.1 3.8
X 4.5 4.9 5.4 6.0 4.5
2x2 Y 4.0 4.9 6.2 7.1 4.2
X 5.1 5.8 6.6 7.2 5.2
3x3 Y 4.2 5.1 6.3 7.3 4.3
X 5.5 6.1 6.2 7.6 5.3
4x4 Y 4.3 5.4 5.9 8.0 4.4
X 5.6 6.4 6.2 7.7 5.4
5X5 Y 4.3 5.4 6.0 7.5 4.5
X 5.6 6.5 6.4 7.8 5.6
10x10 Y 4.7 5.8 7.0 8.1 4.8
X 6.1 6.9 7.6 8.5 5.8

Penumbra (mm)

10,0 ~
d=5 cm/X(MLC)

9,0 -

8,0 -
70 4 // .
60 - T —
. .//%l‘

4,0
3,0
Alan (cm)
2,0
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

=4—CC04 -l—CC13 FC65-G ==ie=Diyot ===PPC40

Sekil 51. d=5 cm’de X(MLC) penumbra degerleri
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Sekil 52. d=5 cm’de Y(jaw) penumbra degerleri

Tiim dedektorler i¢in d=5 cm derinlikteki profil degerleri incelendiginde, hem X(MLC)
yoniinde hem de Y(jaw) yoniinde en genis penumbra degerini PPC40 paralel plate iyon
odasinin verdigi goriilmektedir. Daha sonrasinda ayni alan biiyiikliikleri i¢in penumbra
degerlerinin sirastyla FC65-G, CC13, diyot ve CC04 dedektorleri igin yiiksek degerden daha
diisiik degere dogru siralandigi grafiklerde net olarak goriilmektedir (Sekil 51, 52). Tim
dedektorler icin X(MLC) ve Y(jaw) penumbra degerleri ayni alan biiyiikliiklerinde
karsilagtirildiginda ise Y(jaw) yoniinde penumbra degerlerinin daha kiiciik oldugu, bir baska
deyisle Y(jaw) yoniiniin beklenildigi gibi MLC yo6niinden daha dar penumbraya sahip oldugu

gorilmektedir.

E= ][ar = &l [T T [SE)ELIS)] [100mm <] [omm -]

ive Diose[%]

Sekil 53: Tiim alan biiyiikliiklerinde farkh dedektorler ile alinan 10 ecm derinlikteki
X(MLC) yoniindeki profiller
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Yine benzer sekilde farkli dedektorler ile alinmis 10 cm derinlikteki X ve Y yoniindeki
profillerden %20 ile %80 aralig1 olan penumbra degerleri hesaplatilmis (Sekil 53), her bir
dedektor icin Tablo 4’de verilmistir. Ayrica elde edilen degerlerin alan boyutlarina karsilik
grafikleri ¢izilmis ve Sekil 54 ve 55’te gosterilmistir. Tiim dedektorler ve tiim Olgiilen alan

biiyiikliikleri i¢in 5 cm derinlikteki X yoniindeki profiller Sekil 56’da gortilmektedir.

Tablo 4. 6 MV foton 1s1m1 i¢in farkl alan biiyiikliiklerinde, farkh dedektorler ile

10 cm derinlikte 6lciilen profillerden elde edilen penumbra degerleri (mm).

Alan CCo4 CC13 FC65-G PPC40 Diyot
1x1 Y 3.7 5.0 5.6 5.5 4.0
X 4.8 5.7 5.6 6.3 4.7
2x2 Y 4.1 5.0 6.4 6.9 4.3
X 5.4 6.0 6.8 7.4 5.4
3x3 Y 4.3 5.3 6.5 7.3 4.5
X 5.8 6.5 6.4 7.7 5.7
4x4 Y 4.5 5.7 6.1 8.0 4.7
X 6.0 6.8 6.6 8.0 5.8
5x5 Y 4.8 5.8 6.3 7.9 4.8
X 6.2 7.1 6.7 8.3 6.1
10x10 Y 5.6 6.6 7.8 8.7 5.4
X 7.2 7.8 8.5 9.4 6.7
Penumbra (mm)
10,0
d=10 cm/X(MLC)
9,0 -
8,0 -
7,0 -
6,0
50 -
4,0 -
3,0
Alan (cm)
2,0
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
=—¢—CC04 -—li—CC13 FC65-G {e=Diyot PPC40

Sekil 54: d=10 cm’de X(MLC) penumbra degerleri
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Penumbra (mm)

10,0
d=10 cm/Y(jaw)

9,0 -

8,0 - S

7,0 -

6,0 -
5,0 - ._././.__-.7

4,0 -

3,0

Alan (cm)

2,0
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

=¢—CC04  ==CCl3  ==h=FC65-G  ==ie=Diyot ==<=PPC40

Sekil 55. d=10 cm’de Y(jaw) penumbra degerleri

Sekil 56. Tiim alan biiyiikliiklerinde farkhh dedektorler ile alinan 10 cm derinlikteki
X(MLC) yoniindeki profiller

Tablo 4’te goriildiigii gibi bes ayr1 dedektor ile yapilan dlgiimlerde X(MLC) ve Y(jaw)
penumbra degerleri arasinda farkliliklar vardir. Tiim alanlarda CC13 iyon odas1 ile 10 cm
derinlikte elde edilen dlgiimlerde X(MLC) ve Y(Jaw) profillerinde bu farklilik Sekil 57°de
actkca goriilmektedir. X(MLC) profilleri MLC’nin yapisindan dolayr Y(jaw) profillerden

daha genis bulunmustur.
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Sekil 57. CC13 iyon odasi ile alinan 10 cm derinlikte X(MLC) ve Y (jaw) profiller

Tim dedektorler ve tim alan biiytikliikleri icin d=10 cm’deki penumbra degerleri
incelendiginde d=5 cm derinlikte Ol¢iilen degerler ile benzer sonuglari verdigi goriilmektedir.
10 cm derinlik i¢in de X(MLC) yonii ile Y(jaw) yoniindeki penumbra degerleri farkl
bulunmustur. Sekil 55°teki grafikte goriildigii gibi Y(jaw-Inline) yoniiniin X(MLC-Crossline)
yoniindekine gore daha dar penumbraya sahip oldugu goriilmektedir. Ayrica Tablo 5’te
X(MLC) yoniinde 10 cm derinlikte tiim alanlara ait profillerin alan kenarindaki %80 ve
%20’1ik hatlarinin merkeze olan mesafeleri ve %50’lik hattin olugturdugu FWHM genislikleri
verilmektedir. Tablo incelendiginde birbiri ile ayni olmasi gereken bu mesafelerin her
dedektor 6l¢iimiinde farkli oldugu ve aralarindaki farkin alan kiiciildiik¢e belirgin hale geldigi
goriilmektedir. Ornek olarak Sekil 58’de 1x1 c¢m alanm 10 cm derinlikteki X(MLC) ydniinde
tiim dedektorler ile Olciilen profillerin %50 doz degerlerinin FWHM ile farklar1 gosterilmistir.
10 cm derinlikte diverjans ile olusan alan biiyiikliigii 11 mm (1.1 cm) iken PPC40 ile bu deger
13.4, FC65-G ile 12.2, CC13 ile 11.9, CCO04 ile 11.6 ve diyot dedektor ile 11.3 mm olarak
Olclilmiistiir. Bu farklilik 2x2 ve 3x3 cm alanlar icin de benzer olarak goriilmekle birlikte
Ozellikle 4x4 cm ve lizerindeki alanlarda farklar gittikge azalmaktadir. PPC40 iyon odas1 1x1
cm alanda 2.4 mm ile en biiyiik farki verirken 10x10 cm alanda bu fark 0.5 mm’ye, FC65-G
iyon odast 1x1 cm alanda 1.2 mm fark verirken 10x10 cm alanda bu fark 0.7 mm’ye
diismektedir. Kiigiik alanda en yakin sonucu veren diyot dedektor icin ise bu farklar 1x1 cm

alanda 0.3 mm olurken 10x10 cm alanda da 0.1 mm bulunmustur.
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Tablo 5: Bes farkh dedektorler ile 10 cm derinlikte X(MLC) yoniinde alinmis profillerin
%380, %20 derinlikleri ile %50’lik dozun olusturdugu FWHM degerleri

(mm)

1x1 2X2 3x3 4x4 5x5 10x10

%80 3.6 8.3 135 19.1 24.3 52.1

CCo4 %20 8.4 13.7 19.3 25.1 30.5 59.3
FWHM 11.6 21.6 32.7 43.8 54.5 110.5

%80 3.2 7.2 12.6 18.6 235 51.0

CC13 %20 8.9 13.2 19.1 25.4 30.6 58.8
FWHM 11.9 20.5 31.6 43.8 54.0 109.5

%80 3.5 7.6 13.3 18.8 24.2 51.3

FC65-G %20 9.1 14.4 19.7 25.4 30.9 59.8
FWHM 12.2 21.9 32.8 43.9 54.9 110.7

%80 3.9 7.4 12.5 18.1 23.3 50.8

PPC40 %20 10.2 14.8 20.2 26.1 31.6 60.2
FWHM 13.4 21.9 32.8 43.9 54.6 110.5

%380 3.5 8.1 13.6 19.1 24.5 52.1

Diyot %20 8.2 13.5 19.3 24.9 30.6 58.8
FWHM 11.3 21.3 32.5 43.6 54.6 110.1
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Sekil 58. 1x1 cm alan i¢cin 10 cm derinlikte alinmis profiller ve FWHM’a olan mesafeleri

Olgiimlerde kullanilan CCO04, CC13 ve FC65-G silindirik iyon odalar1 ile 10 cm
derinlikte elde edilen X yoniinde (crossline) penumbra degerleri 1x1 ve 10x10 c¢m alanlar i¢in
dedektor caplarina gore degerlendirilmis ve ekstrapolasyon yontemi kullanilarak grafikleri
cizilmistir (Sekil 59 ve 60). PPC40 iyon odasi ve diyot dedektoriin silindirik yapida

olmamalar1 nedeniyle ekstrapolasyona dahil edilmemistir.
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Sekil 59. 1x1 cm alan i¢in sifir dedektor hacmi ekstrapolasyonu
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Sekil 60. 10x10 cm alan icin sifir dedektor hacmi ekstrapolasyonu
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Ug farkli silindirik iyon odasi igin ektrapolasyon yontemi ile bulunan sanal sifir
dedektor ¢apina karsilik X(MLC) yoniinde penumbra degeri 1x1 c¢cm alan igin 3.2 mm (3.214
mm), 10x10 cm alan i¢in ise 5.2 mm (5.2793 mm) olarak bulunmustur. Yapilan Sl¢iimler
(Tablo 4) ile ekstrapolasyon yontemi ile bulunan degerler (Sekil 59 ve 60) karsilastirildiginda

1x1 cm alan i¢in en yakin degerleri diyot dedektdr ve arkasindan CC04 iyon odas1 vermistir.

ROLATIF DOZ FAKTORLERI

6 MV foton 15101 i¢in tiim dedektorler ile bulunan RDF degerleri Tablo 6°da verilmistir.
10 cm derinlikte (SSD= 90 cm) yapilan Slgiimler 10x10 cm alana normalize edilmistir.
Tabloya ayrica karsilagtirma yapabilmek amaciyla RPC’nin 2012 yilinda yayinladigi Elekta
cihaz1 6 MV 6l¢iim degerleri eklenmistir. Amerikan Ulusal Kanser Enstitiisii’niin destekledigi
RPC, katilimci kuruluslarda RT uygulanan hastalarda karsilastirilabilir ve tutarli radyasyon
dozlar1 uygulanabilmesi amaciyla klinik test gruplar1 hazirlayan ve sonuglarini karsilastiran ve
kliniklerde diizenli araliklarla dozimetrik kontroller yapan bir kurulustur. Yaptiklan kiiclik
alan RDF degerleri ¢alismasinda katilime1 kurumlardaki ti¢ farkli tireticinin (Varian, Elekta ve
Siemens) toplam 96 adet linak cihazi i¢in 6 ve 18 MV foton 1sininda, SSD=100 cm’de ve 10
cm derinlikte 0.007 cc iyon odasi ile dlgtimler alinmis ve elde edilen sonuglar yayinlanmustir.
Bu ¢alismadaki RDF 6l¢iim kosullarinin bizim 6lgiim kosullarimizdan farkli olmasi nedeniyle

bulduklari sonuglar sadece karsilastirma amaciyla Tablo 6’ya ilave edilmistir (40).

Tablo 6. 6 MV icin alan boyutuna karsilik gelen RDF degerleri
Alan (cm) FC65-G CC13 CCo04 PPC40 RPC

1 0.2789 0.5565 0.6190 0.4690 -
2 0.6257 0.7890 0.7976 0.7724 0.7900
3 0.8182 0.8438 0.8512 0.8414 0.8420
4 0.8739 0.8804 0.8810 0.8758 0.8780
5 0.9002 0.9020 0.9048 0.9000 =
10 1.0000 1.0000 1.0000 1.0000 1.0000

Elde edilen RDF degerleri ayrica Sekil 61°de grafik olarak goriilmektedir. Elde edilen
sonuglarda ozellikle FC65-G model 0.65 cc hacme sahip iyon odasindan elde edilen
degerlerin, diger dedektorlere gore 6zellikle 4x4 cm alandan kiiciik alana dogru oldukga farkli

sonuglar verdigi goriilmektedir.
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Sekil 61. 6 MV icin alan boyutlarina karsihk RDF degerleri

Sekil 62°de ise iki silindirik ve bir paralel plate iyon odasinin RDF degerleri arasindaki
farkliliklar, CC04 iyon odasi referans alindiginda % olarak goriilmektedir. 1x1, 2x2 ve 3x3
cm’lik kiigtik alanlarda en belirgin farklar FC65-G model 0.65 cc iyon odasi ile elde edilen
degerlerde goriilmiistiir. En belirgin farklili§i 1x1 cm alanda %54,95 ile FC65-G iyon odasi
vermekte, 2x2, 3x3, 4x4 ve 5x5 cm alanlar i¢in bu farklar sirasiyla %21.55, %3.88, %0.8 ve
%0.5 olarak olmaktadir. PPC40 paralel plate iyon odasi ile bu farklar yine sirasiyla %24.2,
%3.2, %1.2, %0.6 ve %0.5 olurken, CC13 iyon odasi i¢in ise %10.1, %1.08, %0.9, %0.1 ve
9%0.3 olarak elde edilmistir.
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Sekil 62. CC04 iyon odasi referans alindiginda diger iyon odalarimin RDF farklar (%)
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IMRT PLANLARI

Ug farkli silindirik iyon odasindan (CC04, CC13 ve FC65-G) elde edilen %DD
dagilimlari, doz profilleri ve RDF degerleri kullanilarak, TPS’de her bir iyon odasi1 igin {i¢
modelleme yapildi. Dokuz identik (ayni parametrelere sahip, 6zdes) IMRT plani, ii¢ farkli
model i¢in ayr1 ayri hesaplatilip segmentleri olusturuldu. Ayni parametrelere sahip tek bir
IMRT plan: ele alindiginda ii¢ farkli model i¢in ayr1 ayr1 yapilan optimizasyonlar, farkl sekil,
boyut ve sayida segmentlere neden oldu. Meydana gelen planlamalarda segment sayisi, MU
degeri, segment alan1 (cm?) ve segmentlerden ne kadarmin 3x3 c¢cm ve altinda alan boyutuna
sahip oldugu degerlendirildi. Elde edilen sonuclar her bir dedektor icin Tablo 7, 8 ve 9‘da

verilmigtir.

Tablo 7: FC65-G ile yapilmis IMRT planlarina ait alan bilgileri

Min Segment 3x3cm v?
Plan Alan segme[lt Toplam Segment Alani (cm?) altindaki
Sayisi acikhigi MU sayisi (min, makyort segment
(cm) orani (%)
Plan 1 5 1 543 42 (1,14) 8.5 48
Plan 2 5 2 392 29 (6, 14) 10.4 28
Plan 3 5 3 348 15 (10, 14) 11.9 0
Plan 4 7 1 665 56 (1, 14) 8.6 43
Plan 5 7 2 409 41 (5.5, 14) 10.4 29
Plan 6 7 3 352 21 (10, 14) 11.6 0
Plan 7 9 1 600 82 (1,14) 8.3 48
Plan 8 9 2 398 56 (6, 14) 10.7 23
Plan 9 9 3 353 31 (10, 14) 11.7 0
Plan 10 2x2 378
Plan 11 5X5 264
Plan 12 10x10 238
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Tablo 8: CC13 ile yapilmis IMRT planlarina ait alan bilgileri

Min Segment 3x3 cm vge
Plan Alan segmept Toplam Segment Alani (em?) altindaki
Sayis1 acikhg MU sayisl (min, makyort segment
(cm) orani (%)
Plan 1 5 1 495 44 (1,14)8.1 50
Plan 2 5 2 382 29 (6, 14) 10.7 24
Plan 3 5 3 351 15 (10, 14) 11.9 0
Plan 4 7 1 494 62 (1,14) 8.4 47
Plan 5 7 2 393 46 (4.5,14) 10.1 28
Plan 6 7 3 349 24 (10, 14) 11.6 0
Plan 7 9 1 480 77 (1,14) 8.5 47
Plan 8 9 2 376 55 (6, 14) 10.6 23
Plan 9 9 3 354 32 (10, 14) 10.7 0
Plan 10 2x2 329
Plan 11 5x5 262
Plan 12 10x10 238

Tablo 9: CC04 ile yapilmis IMRT planlarina ait alan bilgileri

Min Segment 3x3 cm vg
Plan Alan segmetlt Toplam Segment Alani (em?) altindaki
Sayis1 acikhig MU sayis1 (min, makyort segment
(cm) oram (%)
Plan 1 5 1 493 42 (1,14)8.1 50
Plan 2 5 2 385 29 (6,14) 10.3 28
Plan 3 5 3 351 17 (10, 14) 11.4 0
Plan 4 7 1 470 60 (1,14) 8.4 45
Plan 5 7 2 385 43 (5.5, 14) 10.4 23
Plan 6 U 3 354 23 (10, 14) 11.6 0
Plan 7 9 1 479 76 (1,14) 8.4 46
Plan 8 9 2 370 52 (6, 14) 10.7 19
Plan 9 9 3 347 32 (10, 14) 11.8 0
Plan 10 2x2 315
Plan 11 5x5 262
Plan 12 10x10 238
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Bulgular degerlendirildiginde ii¢ farkli iyon odasi i¢in dokuz farkli IMRT planinda Y
yoniindeki segment acikligi tim segmentler igin en yiiksek 4 cm en diisiik 1 cm olarak
bulunmustur. Bunun nedeni olusturulan hedef volliimiin 2x2 cm gibi kii¢iik bir boyutta olmasi
ve standart olarak hedef voliime verilen 1 cm’lik emniyet marjidir. Buna karsin (MLC’lerin
hareket ettigi) X yoniindeki en kiigiik segment agikligi (MLC agikliginin) her ii¢ iyon odast
icin minimum 1 cm, maksimum 3.5 cm ve ortalama 2.53-2.60 cm arasinda bulunmustur.
Tablolar incelendiginde her bir iyon odas1 i¢in alan sayisi arttikga segment sayisinin arttigi ve
segment basmma MU degerinin azaldigi goriilmektedir. Segment agikligi agisindan ise
minimum agiklik degerinin artmasiyla (1-3 cm) MU degerinin ve segment sayisinin azaldigi,
alan boyutunun arttig1 ve beklenildigi gibi 3x3 cm ve altindaki alan sayisi oraninin %50’den
0’a diistiigli goriilmektedir. Yine tiim iyon odalar1 i¢in bu kez alan sayisindan bagimsiz olarak
minimum segment acikliginin artmasiyla segment alaninin biiyiidiigii, 3x3 cm ve altindaki
alan sayis1 oraninin ise benzer sekilde azaldig1 goriilmektedir. Yine tiim iyon odalari i¢in agik
alanlarda alan biiyiikliigi arttik¢a beklendigi gibi MU degeri azalmaktadir.

Ug iyon odasi arasindaki farkliliklara bakildiginda, ayni alan sayis1 ve ayni minimum
segment acikligi sartlarinda planlamada meydana gelen segment sayisinda, segment alani
biiyiikliigiinde ve 3x3 cm altindaki alan sayist oranminda belirgin bir degisiklik olmadig:
goriilmektedir. MU degerlerine bakildiginda ise 3x3 cm altindaki segment orani diisiik olanlar
arasinda belirgin bir fark olmadigi, ancak 3x3 cm altindaki segment orani arttikca MU
degerlerinin farklilagtigi, CC04 ile CC13 iyon odalar1 i¢in benzer kalmakla birlikte, FC65-G
iyon odasi i¢gin MU degerinin belirgin olarak daha yiiksek oldugu goriilmektedir. A¢ik alanlar
degerlendirildiginde 5x5 cm ve 10x10 cm alanlarin MU degerleri arasinda bir fark
gozlenmezken, 2x2 cm alan i¢in yine FC65-G iyon odasinda en yiiksek MU degeri bulunmus,
CC04 ile CC13 iyon odalar1 arasinda biiyiik bir fark olmamakla birlikte en diisiik MU degeri
CC04 iyon odasinda olusmustur.

Bir 6rnek olarak FC65-G iyon odasi verileri ele alindiginda, 3x3 cm ve altindaki
segment orant en fazla olan Plan 1’e ait gantri 72°°deki alanin segmentleri Sekil 63’de

goriilmektedir.
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i i

Sekil 63. FC65-G iyon odas1 veriler ile planlanmms 1 no’lu plana ait gantri 72°°deki

alanin segmentleri

IMRT PLANLARININ KONTROLU
Elde edilen tiim IMRT planlarinin kontrolii i¢in, hedef voliim merkezinde nokta doz

dogrulamasi ve 2D-Array ile elde edilen aki haritalarinin karsilastirilmas: yapilmstir.

Nokta Doz Dogrulamasi

Her bir planda hedef voliim merkezindeki nokta doz degeri TPS’de 200 cGy’e
normalize edilmistir. Sekil 39’da goriildiigii gibi merkezinde CCO4 iyon odasi bulunan IMRT
fantom, elde edilen tiim planlamalar i¢in linak cihazinda ger¢ek gantri agilarinda ve TPS’nin

hesapladigt MU degerlerinde (Tablo 7-9) ismlanmistir. Elde edilen 6l¢iimler TRS-398
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protokolii kullanilarak iyon odas1 merkezinde absolut doz degerlerine doniistiiriilmiis, bulunan

degerler ve % olarak farklar1 Tablo 10’da verilmistir.

Tablo 10. Tim IMRT planlarinin TPS ile IMRT fantomdan elde edilen nokta doz
degerleri (cGy)

No Oleim  Fark (%)  Ol¢iim  Fark (%)  Ol¢iim  Fark (%)
1 208.6 4.3 202.9 15 201.0 05
2 205.7 2.9 203.8 1.9 202.9 15
3 204.8 2.4 203.8 1.9 203.8 1.9
4 211.4 5.7 201.9 1.0 201.0 05
5 207.6 38 201.9 1.0 203.8 1.9
6 206.7 3.4 201.9 1.0 204.8 2.4
7 212.4 6.2 201.9 1.0 199.1 -0.5
8 205.7 2.9 198.2 -0.9 197.2 1.4
9 202.9 15 201.0 05 199.1 -0.5
10 250.3 25.2 218.1 9.1 208.6 4.3
11 200.0 0.0 198.2 -0.9 199.1 05
12 198.2 -0.9 199.1 05 198.2 -0.9
SD 135 6.8 5.2 2.6 3.3 17

Elde edilen sonuglarda TPS’de merkezi eksende 200 cGy olacak sekilde hazirlanan
tedavi planlari, tedavi cihazinda 1sinlandiginda alinan 6l¢timler farkli sonuglar vermistir. Her
bir iyon odasina ait planlamalarin 1sinlamasi ve elde edilen sonuglarin absolut doz degerine
cevrilmesi ile elde edilen sonuglarin TPS’deki 200 cGy doz degerinden olan farklari ayrica
Sekil 64’de grafik olarak gosterilmistir. Sekil incelendiginde Plan No 11 ve 12 olan 5x5 ve
10x10 cm alan disinda hemen hemen tiim IMRT planlar ve 6zellikle de Plan No 10°daki 2x2
cm agik alan i¢in en yiiksek fark degerini FC65-G iyon odasi vermistir. Bu en yiiksek fark
degeri 2x2 cm acik alanda %25.2°dir. Onun arkasindan en yiiksek fark degeri yine 2x2 cm

alanda %9.1 ile CC13 iyon odasi i¢in bulunmustur.
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Sekil 64. Tiim planlar icin elde edilen nokta doz dogrulamasi sonuglar:

2D-Array ile Doz Dagilimlarinin Dogrulamasi

TPS’de ii¢ farkli iyon odasi i¢in elde edilen IMRT planlarinin doz dagilimlar: gantri 0°
olacak sekilde 2D-Array’e aktarilarak tedavi cihazinda ismlanmustir (Sekil 40). Olgiim
kosullar1 derinlik 5 cm ve SSD=95 cm olacak sekilde ayarlanmigtir. Sistemle birlikte
kullanilan Omni Pro I'mRT yazilimi sayesinde doz dagilimlart karsilastirilmistir. Omni Pro
I'mRT yazilimi iki farkli doz dagilimmin karsilastirmasini yapabilmek icin iki doz
dagilimmin hesaplama parametrelerinin esitlenmesini gerektirir. Bu nedenle o6ncelikle
planlamadan gelen doz dagiliminin hesaplama grid degeri 1 mm’ye ¢evrilmistir. 2D-Array
sisteminin igerisinde bulunan iyon odalarinin aralarindaki mesafenin 7.62 mm olmasi nedeni
ile sistemden 1s1nlama sonucunda elde edilen doz dagiliminin da hesaplama ¢oziiniirliigi 1
mm’ye ¢evrilmis, daha sonra her iki doz dagilimi da merkezi eksen dozuna normalize edilerek
karsilagtirmalar yapilmistir. Karsilagtirmalar sirasinda y-indeks degerlendirmesi kriteri
kullanilmistir. Elde edilen sonuglar Tablo 11°de gosterilmektedir. Ayrica Plan 1°e ait ii¢ farkl
dedektor olgiimlerinde elde edilen doz dagilimlarinin 2D-Array sonuglart Sekil 65, 66 ve
67°da gosterilmistir.
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Tablo 11. 2D-Array cihazinda Kkalite kontrolii yapilan tiim IMRT planlarimin y-indeks

degerlendirme sonuclari

NI 2 mm/%2 3mm/%3 2mm/%2 3mm/%3 2mm/%2 3 mm/%3
1 96.43 99.39 96.09 98.95 95.25 98.53
2 95.49 99.66 95.41 99.02 94.97 99.09
3 95.74 99.24 96.07 98.71 95.46 98.89
4 95.99 99.30 95.75 98.74 95.36 98.78
5 96.01 98.71 96.00 99.27 95.92 99.41
6 95.28 99.47 95.91 99.05 95.62 99.07
7 96.37 99.29 96.11 98.78 95.25 98.65
8 95.87 99.54 96.30 99.40 95.96 99.18
9 95.74 99.43 95.95 99.02 95.79 99.08

Tabloda verilen degerler incelendiginde hem 2 mm/%2 hem de 3 mm/%3 kriterine gore

tim planlarin %95 ve iizerinde degerlendirme sonucu verdigi, baska bir deyisle tiim iyon

odalar1 ile yapilan y-indeks degerlendirmesine gore her bir planin kabul kriterleri iginde

oldugu goriilmektedir. Beklenildigi gibi kabul kriteri degerinin 2 mm/%?2’den 3 mm/%3’e

c¢ikarilmasiyla y-indeks degerinin arttig1 goriilmektedir.
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Sekil 65. FC65 -G iyon odasi ile yapilan Plan 1’e ait aki haritas1 karsilastirmasi
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Sekil 66. CC13 iyon odasi ile yapilan Plan 1’e ait aki haritas1 karsilagtirmasi
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Sekil 67. CC04 iyon odasi ile yapilan Plan 1’e ait aki haritas1 karsilastirmasi
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TARTISMA

Radyoterapide doz dagilimlarinin TPS’de dogru bir sekilde hesaplatilabilmesi icin
cihazin kabul islemleri sirasinda yapilan Ol¢iimlerde uygun dozimetrik sistemlerin
kullanilmast gereklidir. Giliniimiizde IMRT, IGRT, Tomoterapi, SRS gibi gelismis 1sin
tedavilerinde, doz dagilimlarmin hesaplatilabilmesi i¢in TPS’ye girilecek dozimetrik
parametre Ol¢limleri kritik bir 6neme sahiptir. Bu gibi ileri tekniklerde tedavi giivenirligi,
dozimetrik parametrelerin dogru olarak Olc¢lilmesinin yaninda TPS’ye uygun olarak
yiiklenmesine ve gerekli kalite kontroliiniin yapilmasina baglidir. Calismamizda farkli
hacimlere sahip iyon odalar1 yaninda diyot dedektor kullanilarak kiiciik alanlar i¢in %DD,
profil ve RDF ol¢timleri alinmus, elde edilen degerler TPS’ye yiiklenmis, her iyon odasina
0zgii hesaplama modeli olusturulmustur. Kii¢iik alt alanlara sahip farkli IMRT planlar1 her
modaliteye gore TPS’de hesaplatilmis ve linak cihazinda 1sinlanarak kalite kontrolleri
yapilmistir. Boylece farkli dedektorlerden elde edilen doz dagilimlariin, kiigiik alt alanlara

sahip IMRT planlarina olan etkisi arastirilmigtir.

DERIN DOZ OLCUMLERI

Calismamizda 6 MV foton 1s1n1 i¢in FC65-G, CC13, CC04, PPC40 iyon odalart ve
diyot olmak {izere bes farkli dedektor ile %DD o6lgiimleri alinmigtir. 5x5 ve 10x10 cm alanda
tim dedektorler igin %DD degerleri degisiminin tiim derinliklerde %1 icinde kaldigi
gozlenmistir (Sekil 43 ve 44). 5x5 cm’den kiiciik alanlarda en genis hacme sahip FC65-G
iyon odas1t doz degerlerinin derinlikle birlikte diger detektorlere gore belirgin olarak arttigi
gdzlenmistir. Ornegin 1x1 c¢m alan igin 10 ve 20 cm derinliklerde %DD degeri CC04 iyon
odasi i¢in %59.5 ve %32.5, CC13 i¢in %60.5 ve %33.2, PPC-40 i¢in %59.5 ve %32.1, diyot
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icin %58.6 ve %31.6 olurken, bu deger FC65-G iyon odasi i¢in %63.4 ve %35 olarak
bulunmustur (Sekil 41). Yine benzer sekilde 2x2 cm alan i¢in bu degerler sirasiyla CC04 iyon
odast i¢in %60.6 ve %33.1, CC13 i¢in %60.6 ve %33.2, PPC40 icin %61.1 ve %33.6, diyot
icin %60.9 ve %33.4 olurken, FC65-G iyon odas1 i¢in %64.4 ve %36.9 olarak bulunmustur
(Sekil 42).

Tim dedektorler i¢in %DD degerleri dmaks noktasina normalize edilmistir. dmaks
degerleri aynmi alan biiyiikliigii ve farkli dedektorler arasinda incelendiginde, tiim alan
boyutlarinda en biiylik dmaks degerlerini yine FC65-G iyon odasinin verdigi goriilmektedir.
Ozellikle kii¢iik alanlarda ¢ok daha fazla olan bu fark %DD egrisinde normalizasyon
noktasindan (dmaks) sonra rolatif doz degerlerinin diger iyon odalarina gore yiiksek kalmasina
neden olmustur. Bu durum FC65-G iyon odasinin diger dedektorlere gore genis hacme (23.1
mm uzunluk, 3.1 mm yaricap) ve dolayisiyla diisiik ¢Oziiniirliige sahip olmasindan
kaynaklanmaktadir. Tim dedektorler arasinda ayni alan biyiikligi i¢in en kiigik dmaks
degerini ise CC04 (3.6 mm uzunluk, 2 mm yari¢ap) iyon odasi vermistir. FC65-G ve CC04
iyon odalar1 arasindaki bu belirgin fark dmaks degerlerine de yansimustir.

Her bir dedektor icin elde edilen dmaks degerlerinin alan boyutu ile olan degisimi
incelendiginde, 3x3 cm alana kadar tiim dedektorlerde dmaks derinliginin alan genisligi ile
belirgin olarak arttig1, daha biiyiik alanlarda ise diisme egiliminde oldugu goriilmiistiir (Tablo
2). Kiiciik alanlardaki dmaks noktasindaki artisin fantom sagilmasindan kaynaklandigi, alan
biiylidiikce diizlestirici filtre, kolimatér c¢eneleri ve havadan sagilan elektronlarin

kontaminasyonuyla dmaks derinliginin azaldigi yapilan ¢aligmalar ile gosterilmistir (60).

PROFIL OLCUMLERI

Tiim dedektorler i¢in dmaks, 5, 10 ve 20 cm derinlikte profil ol¢limleri alinarak 5 ile 10
cm derinlikteki penumbra degerleri Tablo 3 ve 4’te verilmistir. Hem X(MLC) hem de Y(jaw)
profilleri incelendiginde tiim alan biyiikliikleri ve derinlikler i¢in Y(jaw) penumbra
degerlerinin X(MLC) penumbralara gore daha dar oldugu, bir baska deyisle Y (jaw) yoniiniin
daha dar penumbraya sahip oldugu goriilmektedir. Derinlige bagli olarak her iki yonde de
beklenildigi gibi penumbra genislikleri artmis, X(MLC) ve Y(jaw) profilleri arasindaki
farklilik derinlik arttikca daha belirgin hale gelmistir. Ayrica alan biiyiidiik¢ce yine her iki
yonde de tiim derinliklerde penumbra genislikleri artmistir. X(MLC) yoni ile Y(jaw)
arasindaki bu belirgin farklilik linak cihazinin kolimator yapisindan kaynaklanmaktadir.
Cihazda X yoniinde bulunan MLC’ler 37.3 cm uzakliklta ve MLC’ler ile birlikte hareket eden

backup jawlar ise MLC’nin hemen altinda ve 42.6 cm’de bulunmaktadir. Y yoniinde bulunan
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jawlarin alt uclar ise kaynaktan 50.9 cm uzakliktadir (Sekil 4). Linak i¢in kolimatdrlerin
noktasal kabul edilen kaynaga olan uzakligi geometrik penumbray: etkileyen en Onemli
parametredir. Jaw’in veya MLC’nin kaynaga uzak olmasi veya bir baska deyisle hastaya
yakin olmasi, geometrik penumbranin azalmasina neden olur. Bu nedenle tiim alan
biiyiikliikleri i¢in, kaynaga daha yakin olan X ydniindeki MLC ve backup kolimatdrden elde
edilen penumbra degerleri, kaynaga daha uzak olan Y(jaw) yoOniindeki penumbra
degerlerinden daha genis bulunmustur.

Hug ve ark. Varian, Siemens ve Elekta marka cihazlarin kolimatér yapilarinin
farkliliklarint karsilagtirmak amact ile MLC yoniinde %?20-%80 penumbra degerlerini,
MLC’lerin gegirgenlik ve sizintilarini (tongue ve grove ozelliklerini) 6l¢miistiir. Kolimatoriin
X 15111 kaynagina olan uzakliginin penumbra degerinde énemli rol oynagini, bu nedenle MLC
uclarmin yuvarlak olmasina karsin diger cihazlara gore kaynaga en uzak mesafede MLC
yerlesimi bulunan Varian marka cihazda en diisik penumbra degerinin elde edildigini
belirtmiglerdir. En genis penumbra degerini ise MLC’lerinin kaynaga en yakin konumda
bulunan cihaz olmasi nedeni ile Elekta marka cihazda elde etmislerdir. Her ii¢ cihazda da
penumbra degerleri dmaks derinliginde Ol¢iilmiistiir. Calismamizda dmaks derinliginde Slgiilen
penumbra degerleri literatiir ile uyumlu bulunmustur (8).

Her dedektor i¢in Olgiilen penumbra degerleri incelendiginde, tiim alanlarda 5 ve 10 cm
derinlikte en genis penumbra degerini hem X(MLC) hem de Y(jaw) yoniinde PPC40 paralel
plate iyon odas1 vermistir (Tablo 3 ve 4, Sekil 45-50). PPC40 dedektdr hacminin 0.4 cc
olmasina karsin, silindirik iyon odalarindan farkli olarak 151n yoniine dik konumdaki aktif alan
cap1 en genis (16 mm) olan dedektordiir ve doz degisiminin hizli oldugu yiiksek gradiyentli
bolgede en genis penumbra degerini vermistir. PPC40°dan sonra diger dedektorler arasinda
ise hacmi en yiiksek olan FC65G silindirik iyon odasi (0.65 cc) tiim alan biiyiikliiklerinde en
genis penumbra degerini vermistir. Ayn1 alan biiytikliikleri i¢in penumbra degerleri yiiksek
degerden diisiik degere dogru siralandiginda grafiklerde net olarak goriildiigii gibi CC13,
diyot ve CC04 dedektorlerinden elde edilmistir (Sekil 51-55). Tiim dedektorler arasindaki bu
belirgin farklilik, dedektoriin kismi voliim etkisi (volume-averaging effect) nedeniyle
meydana gelmektedir. Eger genis hacme ve dolayisiyla diisiik ¢oziiniirliige sahip bir iyon
odasi ile ol¢iim yapilirsa, CPE kaybinin meydana geldigi kii¢iik alanlarda okunan doz,
beklenenin altinda olur. Bu nedenle dozun hizla diistiigii bolge (penumbra) genisler.

Profil 6l¢iimlerinde egri her zaman 6lglim derinligindeki merkezi eksen doz degerine
normalize edilir. Dolayisiyla bu noktadaki 6l¢iimiin dogrulugu profili dogrudan etkiler. 1x1

cm gibi kiiclik bir alan i¢in elde edilen profilde, daha genis alanlarda belirginlesen merkezi
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uniform doz bolgesi (plato) olusmaz. Sekil 57°de goriildiigli gibi dar bir tepe noktasi olan 1x1
cm alan profilinin merkezden her iki yone dogru alan i¢inde kalan doz degisim bolgesi (%80-
%50) neredeyse alan biiyiikliigline yakindir. Bu gibi kiiciik alanlarda dedektdriin aktif hacmi
boyunca doz homojenliginin saglanabilmesi i¢in, dedektér hacminin oldukc¢a kii¢iik olmasi
gerekir. Dedektorler arasinda en genis hacme sahip FC65G iyon odasi ile dlgiilen profillerde
en genis penumbra degerlerinin bulunmasinin bir diger nedeni de, dedektoriin genis aktif
hacmi nedeniyle 1x1 cm gibi kiigiik alanlarda kaynagi tamamen gérmemesidir. Dolayisiyla
her derinlikte Ol¢iilen merkezi eksen doz degeri diger dedektorlere gore daha diisiik
bulunmustur. Normalizasyonun yapildigi bu noktanin diisiik olmast da FC65G iyon odasi ile
elde edilmis bir profilde, diger dedektorlere goére profilin omuz bdlgesinde (%80-50)
beklenenden daha diisiik (under-reponse), diisiik doz bolgesi (%50-20) ise daha yiiksek doz
(over-response) olusmasina neden olur. Sonug olarak da elde edilen penumbra genisligi artmis
olarak bulunur (61).

Iyon odalarmnin aktif hacmini silindirin yarigap1 ve uzunlugu belirlemektedir ve hacim
dedektoriin ¢oziiniirliiglinii etkileyen en Onemli parametrelerdir. Caligmamizda kullanilan
diger CC04 (3.6 mm uzunluk, 2 mm yarigap), CC13 (5.8 mm uzunluk, 3 mm yarigap) ve
FC65-G (23.1 mm uzunluk, 3.1 mm yaricap) dedektorler ile karsilastirildiginda, diyot
dedektor 1 mm aktif alan yarigap degeri ile en yiiksek ¢oziiniirliige sahip olan dedektordiir.
Ix1 cm gibi oldukga kiiciik alan profillerinde doz kisa mesafelerde hizla diiser. Diyot
dedektoriin CC04 iyon odasina gore daha yiiksek c¢oziiniirliige sahip olmasina karsin,
calismamizda farkli derinlik ve alan biiyiikliiklerinin ¢ogunda her iki dedektorden elde edilen
penumbra degerleri birbirine yakin bulunmustur. Bu nedenle kii¢iik alanlarin profil
Olciimlerinde CCO04 iyon odas1 ve diyot dedektorden elde edilen penumbra degerlerinin diger
dedektdrlere gore daha dogru oldugu sonucuna varilmaistir.

Dawson ve ark. 6zel olarak imal edilmis, ¢ap1 0.3, 0.5, 0.7, 1.0, ve 1.2 cm arasinda
degisebilen bir silindirik iyon odasi ile 10x10 cm alanda, farkli derinliklerde %20-%80 ve
%10-%90 penumbra genisliklerini 6 MV enerji i¢in 6lgmiisler, iyon odasinin aktif voliim ¢ap1
arttik¢a elde edilen penumbra genisliklerinin arttigini bildirmisleridir (62).

Low ve ark. ise 6 ve 18 MV enerjide IMRT alanlarini olusturan uzunlugu 14 cm,
genisligi ise 0.6, 1.0, 2.0 ve 4.0 cm olmak iizere degisen alanlar i¢in hacimleri 0.009 cc
(mikro), 0.125 cc ve 0.65 cc (Farmer) olmak iizere {i¢ farkli silindirik iyon odasinin 6lgtimlere
olan etkisini arastirmislardir. Bulduklar1 sonuglarda mikro iyon odasi en dar penumbra
degerini verirken, Farmer tip iyon odasi en genis penumbra degeri vermistir. Farmer tip iyon

odas1 ile elde edilen penumbra degerleri diger dedektorlerden olan farkini, 4 cm alan
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genisliginde dahi %10’un iizerinde bulmuslardir. Profillerde alan i¢ kenarinda beklenenin
altinda doz (under-reponse), dis kenarinda ise beklenenden yiiksek doz (over-response)
olusmasinin sebebinin iyon odasinin voliim etkisi oldugunu belirtmislerdir (63).

Wolfram ve ark. 6 ve 15 MV foton 1s1minda kiigiik alt alanlara sahip IMRT planlarinda
yaptiklar1 profil 6lgiimlerinde 0.6 cc Farmer tip ile 0.015 cc Pinpoint iyon odasi ve film
dozimetri sonuclarmi karsilastirmig, oOzellikle diisiik ¢Oziiniirliige sahip Farmer tip iyon
odasinin penumbra degerlerinde, film dozimetri sonuglarima goére %10’un iizerinde fark
bulmuslardir. Buna karsin Pinpoint iyon odas1 ile elde edilen sonuclarin film dozimetri ile
farkinin %2’nin i¢inde kaldigini gostermislerdir. Ayrica IMRT planlarinda farkli dedektorler
ile absolut doz 6l¢iimii yapmislar yine benzer sekilde diger dedektorlere gére Farmer tip iyon
odasti ile %6’ nin tizerinde farkli sonuglar bulmuslardir (64).

Radyoterapide Stereotaktik tedavilerin (SRS, SBRT) siklikla kullanilmaya baglanmasi
ile alan boyutlart mm’ler ile ifade edilmeye baslanmistir. Kii¢iik alan dozimetrisi ifadesi
genellikle 3x3 cm alan ve altindaki tedavi alanlar1 olarak tarif edilmekle birlikte, linak
kafasina monte edilebilen tedavi koniisleri veya mMLC’ler ile alan boyutlar1 5 mm veya
altinda olabilmektedir. Alan boyutlarinin son derece kiiciik oldugu bu gibi tedavilerde
dozimetrik Slgiimler daha da zorlagsmakta, dedektor se¢imi, dedektoriin materyali, enerji, doz,
doz hiz1 bagimlilig1 ve 6l¢iim sirasinda dedektdr konumu gibi birgok parametre dnemli hale
gelmektedir (2). Calismamizda kullanilan linak cihazinin MLC genisliklerinin SSD=100
cm’de 1 cm olmasi nedeniyle, dedektorler ile yapilan dl¢iimlerde ve IMRT planlarinda en
kiiclik alan boyutu 1x1 cm olarak alinmistir. Cihazzimizda mMLC olmamasi nedeniyle SRS
veya SBRT tedavileri uygulanmamaktadir. Dolayisiyla ¢alismamiza daha kiiclik tedavi
alanlar1 dahil edilmemistir. Son yillarda artan SRS veya SBRT tedavilerinde s6z konusu
kiiciik alanlar birgok arastirmaci tarafindan arastirilmis, farkli dedektorlerin kiigiik alan
dozimetrisinde cevaplar1 literatliirde yaymlanmistir. Ayrica birgok ¢aligmaci tarafindan,
bulunan o6l¢iim sonuglarinin Monte Carlo hesaplamalar1 ile karsilastirilmasit dozimetrik
dogruluk agisindan tavsiye edilmektedir (2,39,65).

Bu ¢aligmalardan birisi Pappas ve ark.’nin 6 mm ¢apinda stereotaktik 6 MV foton 15101
icin yaptiklart profil 6lgtimleridir. Dedektdr ¢capinin X(MLC) yoniinde penumbra dlgimlerine
olan etkisini arastirmak i¢in Pinpoint (0,015 cc) iyon odas1 ve farkli ¢aplarda (0.5, 1.5, 2.5,
3.5, 4.5, 5.5 ve 7.5 mm) polimer jel dozimetrisi kullanmiglardir. Ayrica dedektér voliim
capma bagli penumbra degerlerinden ekstrapolasyon yontemi ile sifir dedektor capi igin
(dedektor yoklugunda) olabilecek penumbra degerlerini hesaplamislardir. Caligmalarinda

bliyiik dedektor capr icin digerlerine gore daha genis penumbra Ol¢iilmiis ve bu sonucun
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dedektoriin hacim etkisi nedeni ile meydana geldigi belirtilmistir. Ayrica oldukca kiigiik
alanlarda yaptiklar1 Ol¢limlerde sadece kiiciik voliimlii dedektoriin yeterli olmadigi, ayni
zamanda doku esdegeri bir dedektor kullanilmasi gerektigi sonucuna varmislardir (47).

Ding ve ark. ise 3 mm lif genisligine sahip mMLC ile olusturulan 6x6 ile 100x100 mm
alan boyutlarinda, 6 ve 10 MV foton i¢in farkli aktif ¢aplara sahip iki diyot dedektor (0.6 ve 2
mm) ve iki silindirik iyon odas1 (2 ve 4 mm) kullanarak %DD, profil ve sagilma faktorlerini
(Scp) Olgmiisler, sonuglarni Monte Carlo hesaplamalari ile karsilastirmislardir. Aldiklari
%DD’lerde dedektor c¢apr ile bagintili ciddi bir fark bulunmamis, ancak penumbra
Olciimlerinde Monte Carlo hesaplamalari ile en uyumlu sonuglart kiigiik ¢capli (0.6 mm) diyot
vermistir. Yine kiigiik alan dozimetrisi i¢in uygun olan kii¢iik ¢apli (2 mm) iyon odas ise,
aym aktif capa sahip diyot dedektore ve beklendigi gibi daha biiyiik aktif ¢apa sahip diger
iyon odasina gore daha dar bir penumbra vermistir. Buna ragmen 0.6 mm c¢apli1 diyot dedektor
ile 2 mm ¢apli iyon odas1 arasinda penumbralarda ortaya ¢ikan farkin (her iki dedektoriin de
kiigiik alan dozimetrisi i¢in dizayn edildigi disiinildiigiinde) dedektor aktif c¢apinin
biiyiikliigiine baghi bir durum oldugunu bildirmislerdir. Ozellikle mm’ler ile ifade edilen
oldukca kiiclik alanlara sahip stereotaktik tedavi alanlar1 i¢in yapilacak Ol¢iimlerde, kiigiik
aktif caplara sahip dedektorlerin kullanilmasinin gerektigini ve bununla birlikte dedektor
materyalinin de 6l¢iim sonuglarinda etkili oldugunu belirtmislerdir. (39).

Scott ve ark. biiyiik alan verilerine dayanan bir Monte Carlo modeli kullanarak kiigiik
alan dozimetrik verilerini hesaplamislar ve bulduklar1 sonuglart kiiclik alan dedektor
Olctimleri ile karsilagtirmiglardir. Caplar1 2-4 mm arasinda degisen bes farkli dedektor ile X-
OMAT film kullanarak 0.5-40 cm alan biiyiikliiklerinde 15 MV i¢in profil, derin doz ve out-
put Olgiimleri almiglar, en genis penumbra degerini 4 mm capli dedektdr ile aldiklari
Ol¢iimlerde bulmuslardir. Monte Carlo ile uyumlu olan penumbra degerleri ise 2 mm c¢apl
diyotlar ile elde edilmistir. Ayrica derin doz dl¢iimlerinde derinlik arttikca en genis (4 mm)
capl dedektor, 2 mm ¢apli dedektore gore daha yiiksek 6l¢iim vermistir. 15 cm derinlikte bu
degerler 2x2 cm alanda %1, 1.5x1.5 cm alanda %2, 0.5x0.5 cm alanda ise %13 ile en yiiksek
farklilik olugsmustur. Derinlik arttik¢a 151n diverjansindan dolay1 iyon odasinin aktif hacminin
tamaminin yiikksek doz bolgesi i¢inde kalmasi bunun nedeni olarak gosterilmistir (66).
Calismamizda da benzer olarak Sekil 41 ve 42°de de goriildiigii gibi 1x1 ve 2x2 cm gibi
kiigiik alanlarda en genis hacimli silindirik iyon odasi FC65-G derinlik arttik¢a diger
detektorlere gore daha yiiksek doz degerleri vermistir.

TPS’de alan boyutu kolimator agikligina gore belirlenir. Ancak kiiciik alanlarda

kolimator acikligi ile tanimlanan alanla, dozimetrik 6l¢iimler (FWHM) ile elde edilen alan
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arasinda fark olabilir. Bu durum TPS’nin &zellikle kiigiik alanlar i¢in kullanima hazir hale
getirilmesi sirasinda dikkat edilmesi gereken ©nemli bir sorundur. Tablo 5’te X(MLC)
yoniinde 10 cm derinlikte tiim alanlara ait profillerin alan kenarindaki %80 ve %20’lik
hatlarinin merkeze olan mesafeleri ve %350’lik hattin olusturdugu FWHM genislikleri
verilmektedir. Tablo incelendiginde birbiri ile ayni olmasi gereken bu mesafelerin her
dedektor 6l¢iimiinde farkli oldugu ve aralarindaki farkin alan kiigiildiikge belirgin hale geldigi
goriilmektedir. Ornek olarak Sekil 58°de 1x1 c¢m alanin 10 cm derinlikteki X(MLC) y&niinde
tiim dedektorler ile dlciilen profillerin %50 doz degerlerinin FWHM ile farklar1 gosterilmistir.
10 cm derinlikte diverjans ile olusan alan biiyiikliigii 11 mm (1.1 cm) iken PPC40 ile bu deger
13.4, FC65-G ile 12.2, CC13 ile 11.9, CCO04 ile 11.6 ve diyot dedektor ile 11.3 mm olarak
Olciilmiistiir. Bu farklilik 2x2 ve 3x3 cm alanlar i¢in de benzer olarak goriilmekle birlikte
ozellikle 4x4 cm ve lizerindeki alanlarda farklar gittikge azalmaktadir. PPC40 iyon odas1 1x1
cm alanda 2.4 mm ile en biiyiik farki verirken 10x10 cm alanda bu fark 0.5 mm’ye, FC65-G
iyon odast 1x1 cm alanda 1.2 mm fark verirken 10x10 c¢cm alanda bu fark 0.7 mm’ye
diismektedir. Kiiclik alanda en yakin sonucu veren diyot dedektor i¢in ise bu farklar 1x1 cm
alanda 0.3 mm olurken 10x10 cm alanda da 0.1 mm bulunmustur. Ol¢iim dedektdrlerinin
farkli hacimlerde olmasi, penumbra degerlerinin ve sonucunda da elde edilen alan
buyiikliklerinin (FWHM) farkli olmasina neden olmustur. Bu gibi nedenlerden dolay1
arastirmacilar ger¢ek penumbra degerlerini elde edebilmek i¢in dedektér boyutuna karsilik
gelen dlclimlerin ekstrapolasyonu yontemini gelistirmislerdir. Bu yontem ile dedektor capinin
sifir oldugu sanal durumda (virtual - zero detector volume) yani dedektdr yoklugunda,
penumbra degerlerini sanal olarak hesaplamiglardir. Laub ve ark. yaptiklar1 ¢alismada yiiksek
¢Oziinilirliige sahip olmayan ve rolatif doz Slgiimleri i¢cin dizayn edilmemis dedektorlerden
elde edilen penumbra degerleri ile ekstrapolasyon yontemi kullanilarak gercek penumbra
degerinin elde edilebilecegini belirtmislerdir (64). Benzer sekilde ¢alismamizda 1x1 ve 10x10
cm alanlarda gergek penumbra degerine ulasabilmek icin li¢ farkli silindirik iyon odasi
(CC04, CC13 ve FC65-G) i¢in X(MLC) yoniinde 10 cm derinlikteki penumbra degerleri
kullanilarak, ekstrapolasyon yontemi ile sifir dedektdr ¢apina karsilik gelen penumbra
degerleri elde edildi (Sekil 59 ve 60). Bu sonuglara gore X(MLC) yoniinde penumbra degeri
Ix1 cm alan i¢in 3.2 mm (3.214 mm), 10x10 cm alan i¢in ise 5.3 mm (5.2793 mm) olarak
bulunmustur. Bu degerlere en yakin sonucu 1x1 ve 10x10 cm alan boyutlarinda sirasi ile 4.7
ve 6.7 mm olmak iizere diyot dedektdr, sonrasinda 4.8 ve 7.2 mm ile en kii¢iik capli CC04
iyon odasi vermistir. Bu durumda 1x1 ve 10x10 cm alan boyutlari i¢in elde edilen gercek

penumbra degerlerinden fark sirasiyla diyot dedektor ile 0.6 ve 0.8 mm, CCO04 ile 0.7 ve 1.3
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mm, CC13 dedektor ile 1.6 ve 1.9 mm ve FC65-G ile ise 1.5 ve 2.6 mm olarak bulunmustur.
Tiim dedektorler aktif voliim ¢aplarina gore siniflandirildiginda, diyot (2 mm), CC04 (4 mm),
CC13 (6 mm) ve FC65-G (6,2 mm) olmak iizere yine aymi siralama elde edilmektedir.
Goriildigi gibi 1x1 cm alan profil 6l¢limlerinde diyot dedektér 1 mm’nin altinda fark ile
gercege en yakin sonucu vermektedir. CC04 ve CC13 iyon odalar ile bu fark 2 mm’ye
yaklagmaktadir. Sonug¢ olarak kii¢iik alan penumbra olgiimleri i¢in diyot dedektoriin daha
uygun oldugu bulunmustur.

Yukarida s6z edilen Pappas ve ark.’nin calismasinda dedektor capina karsilik gelen
degerlerden ekstrapolasyon yontemi ile sifir dedektor ¢api igin olabilecek penumbra degerleri
hesaplanmistir. 1.5 mm’nin altindaki jel dedektor ¢aplarinda ekstrapolasyon yontemi ile elde
edilen lineer egrinin giivenilir olmadigini, bu nedenle yontemin 1.5 mm c¢ap degerinin
tizerindeki dedektorler igin kullanilabilecegini gostermislerdir (47).

Yuen ise 6 MV foton i¢in yaptig1 calismada diamond (DD/¢cap degeri 0,3 mm), pinpoint
(PP/2 mm) ve 0,125 cc iyon odast (IC/5,5 mm) dedektorlerini kullanarak profil 6lgtimleri
almis, elde ettigi penumbra degerlerinden ekstapolasyon yontemi kullanarak sifir dedektor
capina karsilik penumbra degerlerini bulmustur. Elde ettigi sonuglara gére 1x1 cm alan ve 10
cm derinlikte sifir dedektor capina karsilik gelen penumbra degeri ile en az farki DD, en

yiiksek farki ise IC dedektor vermistir (45).

ROLATIF DOZ FAKTORLERI

Calismamizda 6 MV foton i¢in tiim dedektorler ile 10 cm derinlikte Ol¢iilen RDF
degerleri 10x10 cm alana normalize edilerek Tablo 6’da verilmistir. Olgiilen RDF
degerlerinin grafik olarak gosterildigi Sekil 61°de en genis hacimli FC65-G (0.65 cc) iyon
odasinin, 6zellikle 4x4 cm alandan kii¢iik alana dogru diger detektorlere gore artan farklilikta
sonug verdigi goriilmektedir. Sekil 62°de en kiiciik ¢capli CC04 silindirik iyon odas1 referans
alindiginda, diger iki silindirik ve bir paralel plate iyon odasinin RDF farklar1 goriilmektedir.
En belirgin farklilig1 1x1 cm alanda %54,95 ile FC65-G iyon odas1 vermekte, ayni iyon odasi
ile bu farklar 2x2, 3x3, 4x4 ve 5x5 cm alanlar i¢in sirastyla %21.55, %3.88, %0.8 ve %0.5
olarak olmaktadir. PPC40 paralel plate iyon odasi ile bu farklar yine sirasiyla %24.2, %3.2,
%1.2, %0.6 ve %0.5 olurken, CC13 iyon odasi i¢in ise %10.1, %1.08, %0.9, %0.1 ve %0.3
olarak elde edilmistir.

Acikea goriildiigi lizere biiyiik alan boyutlari i¢in tiim iyon odalar1 benzer doz sonuglari
verirken, 6zellikle 4x4 cm altindaki alanlar i¢in genis hacimli iyon odalar1 ciddi doz diisiisleri

gdstermistir. Iyon odasmnin aldigi doz cevabindaki bu belirgin diisiisiin nedeni, oda aktif
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hacminin biliyiik olmasina bagli olarak meydana gelen elektron akisindaki bozulmadir.
Boylece, elektron akisindaki azalma iyon odasi voliimii i¢indeki iyonizasyonun azalmasina,
dolayisiyla daha diisiik doz cevabina neden olur. Kiiciik alanlar i¢in genis hacimli iyon odalari
ile elde edilen RDF degerlerindeki bu diisiisiin nedeni, alan agiklig1r boyunca biiyiik hacimli
dedektor tarafindan 151 kaynaginin tamaminin goriilmemesinin yaninda 1silanan ortamdaki
ikincil elektron lateral menzilinin 1s1n alaninin yarisindan daha biiyiik (uzun) hale gelmesi ve
boylece alan kenarinda daha fazla CPE kaybi1 olusmasidir. Kiigiik alanlarda CPE’nin tam
olarak olugsmamasi dozun dogru olarak Gl¢iilmesinde dedektdr hacmine direk olarak bagh
hatalara neden olur (64,65).

Bu durum bir¢ok arastirmaya konu olmus ve dedektor capina karsilik gelen RDF
degerleri yayimlarda bildirilmistir. Daha once profil Olgiimlerinde tartistigimiz Ding ve
ark.’nin ¢alismasinda 6 ve 10 MV foton 1smninda CCO1 (aktif ¢ap1 2 mm) ve CC04 (4 mm)
iyon odalart ve iki farkli diyot dedektdr (SFD 0,6 mm ve PFD 2 mm) ile 6x6 ve 98x98 mm
alan boyutlarinda RDF oOl¢limleri alinmis, sonuglari Monte Carlo hesaplamalart ile
karsilastirilmistir. Stereotaktik alanlarda dedektorler arasindaki en diisiik deger %15 fark ile
(calismada en genis hacimli olan) CC04 iyon odasi ile bulunmustur. Calismalarinda 6zellikle
stereotaktik alanlarda 6l¢iim yapilirken dedektor aktif voliim ¢apinin en 6nemli faktor oldugu
gosterilmistir. Bunun nedeni olarak ayni alan i¢in 2 mm ¢apli iyon odasinda olusan ortalama
sinyalin, 4 mm c¢apli iyon odasinda olusandan daha yiiksek oldugu belirtilmektedir. Ayni
zamanda diyot dedektdr materyalinin koruyucu bir tabaka (shield layer) ile kapli olup
olmamasimin o6l¢iim sonuglari agisindan 6nemli oldugunu belirtmislerdir. Monte Carlo
hesaplamalari ile en uyumlu sonucu 2 mm ¢aplit CCO1 iyon odas1 vermistir (39).

Cheng ve ark. 6 MV foton 1sininda 1x1 ile 10x10 cm alan boyutlarinda microdiyot
(SFD, 0.2 mm), Exradin A14 (0.009 cc), PTW Pinpoint (0.015 cc), PTW Diamond (0.004
mm?3), PTW 0.125 cc ve PTW 0.6 cc olmak iizere alt1 farkli dedektor ile RDF dl¢iimleri almis
ve sonuclar1 Monte Carlo hesaplamalan ile karsilastirmislardir. 2x2’den 10x10 cm alana
kadar RDF degerlerinde SFD, Pinpoint ve A14 gibi kiigiik hacimli dedektorler arasindaki fark
%] i¢inde kalirken, 1x1 alanda ise bu fark %2.5’a kadar ¢ikmistir. En genis hacme sahip 0,6
cc iyon odasi 3x3 cm alan ve iizerinde diger dedektdrler ile yakin sonug verirken, bu alanin
altinda fark artmaktadir. 0.125 cc iyon odasi i¢in ise diger kiiciik ¢apli dedektorler ile farklar
1x1 alan disinda %4 iginde kalirken, 1x1 alan i¢in %10’a ¢ikmaktadir. (49).

Chen ve ark. 4, 6 ve 8 MV foton 1sinlart i¢in 1x1 alandan 10x10 cm alana kadar 0.65,
0.13 ve 0.01 cc aktif hacme sahip iyon odalari ile yaptiklart RDF 6l¢iimlerinde 3x3 cm ve

tizerindeki alan boyutlarinda fark degerini %0.8 olarak bulurken, daha kiigiik alanlarda fark
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%64’ e kadar ¢ikmaktadir. En genis hacme sahip 0.65 cc iyon odast 1x1 cm alanda 4, 6, ve 8
MV’de sirasiyla diger dedektorlerden %63.89, %58.81 ve %60 diisiik doz degeri vermistir.
0.13 cc iyon odasi ise yine ayni enerji siralamasiyla 0.01 cc iyon odasina gére %19.62,
%14.47 ve %18.24 daha diisiik doz degeri vermistir. Ayrica 0.01 cc iyon odasi ile 8 MV
enerjide 1x1 alanda yaptiklart 6l¢iimde merkezi eksen konumlandirmasinin 1 mm hatal
yaptlmas: ile dozun %13.3 fark ettigini bulmuslardir. Lateral elektronik dengenin
saglanabilmesi i¢in gerekli alan boyutunun enerjinin artmasiyla arttigini, bu nedenle kii¢lik
alan Ol¢limlerinde dedektdr aktif hacminin ve seklinin yaninda enerji cevabi, yon bagimligi ve
kararliginin da géz oniinde bulundurulmasi gerektigini belirtmislerdir. (67) .

F. Sanchez ve ark., PTW tarafindan gelistirilmis “genis alan paralel plate” (LAC),
PinPoint, Semiflex, Farmer iyon odasi, 2 adet kati1 hal dedektorii (p tipi diyot ve diamond
dedektér) ve Kodak X-Omat V film kullanarak ol¢ciim yapmuislar, elde ettikleri sonuglari
Monte Carlo hesaplamalari ile karsilastirmislardir. Calismada, RDF degerlerinde dedektor
hacimlerinin 6nemli rol oynadig1 goriilmiistiir. Monte Carlo ile en uyumlu sonucu en kiigiik
hacme sahip diamond dedektor ve filmin verdigini bildirmislerdir. Caligmada, RT’de rutin
olarak kullanilan genis hacimli iyon odalarinin kiigiik alanlardaki absorbe dozu &lgmede

calismamizda da gosterildigi gibi yetersiz kaldigini belirtmislerdir. (65).

IMRT PLANLARI

Tedavi planlama sistemlerinde IMRT plani olusturma basamaklari her bir sistemin
ozelliklerine bagl olarak degismekle birlikte, siire¢ genel olarak aynidir. Belirli bir dozda
1sinlanmasi istenen hedef voliime uygun gantri, kolimatoér ve masa agilarinin ve alanlarin
belirlenmesinden sonra hedef voliim ve kritik organ dozlarinin TPS’ye sisteme girilmesi, bu
dozlara gore optimum doz dagiliminin elde edilmesi (optimizasyon) ve segment olusturulmasi
gerekir. Calismamizda miimkiin olan en fazla sayida kiigiik segmente sahip IMRT plan1 elde
edebilmek i¢in hem alan sayisi (5-7-9) hem de segment agiklig1 (1-3 cm) degistirilerek farkl
planlar olusturulmus, tiim planlar MU, segment sayist ve 4x4 cm altindaki segment orani
acisindan degerlendirilmistir (Tablo 7,8 ve 9). Elde edilen planlarda beklenildigi gibi alan
sayist arttikca segment sayisi artmig, MU degeri azalmistir. Segment acikligi acisindan ise
minimum agiklik degerinin artmasiyla (1-3 cm) MU degerinin ve segment sayisinin azaldigi,
alan boyutunun arttigi ve dogal olarak da 3x3 cm ve altindaki alan biiytlikliigli oraninin
%350’den 0’a diistiigli goriilmektedir. Bu durumda en fazla kiiciik segmente sahip planlar (5, 7
ve 9 alanli planlar olmak {izere) minimum segment agikliginin 1 cm olarak alindig1 en fazla

segment sayisina sahip planlardir (Plan 1, 4 ve 7). Ayni parametrelere sahip tek bir IMRT

88



plan1 ele alindiginda her iyon odast i¢cin TPS’de yapilan ii¢ farkli modelde ayri ayri
optimizasyon yapilmis, farkli sekil, boyut ve sayida segmentler olusmustur. Buna ragmen MU
degeri, segment sayis1 ve kii¢iik segment oranindaki artma veya azalma {i¢ iyon odasina 6zel
modellemede de benzer bulunmustur. Tek bir plan ii¢ farkli iyon odasi modeli agisindan
degerlendirildiginde ise drnegin 5 alan minimum segment agiklig1 1 cm i¢in (Plan 1) FC65-G
iyon odasindan elde edilen model igin toplam MU sayis1 543, CC13 igin 495 ve CC04 igin ise
493 olarak bulunmustur. Minimum segment agiklig1 1 olan diger 7 alan IMRT plan1 i¢in (Plan
4) ise FC65-G i¢in MU degeri 665, CC13 i¢in 494, CC04 igin ise 470 oldugu goriilmektedir.
Bir diger 6rnek 9 alan minimum segment agiklig1 yine 1 cm olmak tizere (Plan 7) FC65-G
icin MU degeri 600, CC13 i¢in 480, CC04 icin ise 479 olarak bulunmustur. Neredeyse tiim
planlar i¢in CC13 ve CC04 dedektdr modelleri birbirine yakin MU degerleri verirken, FC65-
G dedektor modelinden elde edilen MU degerleri olduk¢a yiiksek bulunmustur. Plan 1 icin
FC65-G modelinde bu MU artis1 CC13’den %9.7 CC04’den %10.1, Plan 4 icin sirastyla
%34.6 ve %41.5, Plan 7 i¢in ise %25 ve %25.3’dilir. Minimum segment agikligiin 2 ve 3 cm
oldugu planlar degerlendirildiginde ise segment agikliginin artmasiyla MU farkinin azaldigi,
hatta segment a¢ikliginin 3 cm oldugu tiim planlarda %1 in altina diistiigii goriilmiistiir. Tlim
RT planlamalar1 i¢in MU degeri RDF degeri ile ters orantilidir. FC65-G iyon odasinin RDF
degerlert Sekil 61 ve 62°de goriildiigl iizere 6zellikle 1x1 cm alan i¢cin CC04 iyon odasi
degerinden %54,85 daha diisiik bulunmustur. Bu durum FC65-G dedektor modelinde diger
modellere gore daha yiiksek MU degerlerinin olugsmasini agiklamaktadir. Ancak IMRT
planlar1 degerlendirildiginde RDF degerlerindeki bu belirgin fark MU degerlerine daha diisiik
oranda yansimistir. RDF degerlerinin agik alan 6l¢timii olmasi ve IMRT planlariin da birgok
kiigiik alana sahip alt segmentlerden olugsmas1 nedeniyle, RDF degerlerindeki azalma toplam
MU degerlerine daha az yansimistir. Plan 10, 11 ve 12 ise ii¢ farkli modelin a¢ik alanlarda
karsilastirilmast i¢in planlanmis, FC65-G modelinde 2x2 cm alanin MU degeri CC13’den
%14.89, CC04’den ise %20.0 daha yiiksek bulunmustur. 5x5 cm alan i¢in bu fark her iki
model i¢in %0.76 iken, 10x10 cm alan RDF degelerinin referans alinmasi nedeni ile ii¢ model
arasinda fark bulunmamaktadir. FC65-G iyon odasinin 2x2 cm alanda RDF degeri CC13’den
%10.1, CC04’den %?21.5 daha diisiik iken, 5x5 cm alanda RDF degeleri hemen hemen esit
bulunmustur. Ol¢iim yapilan alanlarin agik alan olmasi nedeni ile, planlamalardan elde edilen
MU degerleri arasindaki farklilik ile RDF degerleri arasindaki farklilik benzerdir. En genis
hacme FC65-G iyon odasinin diger detektorlere gore daha diisiik doz okudugu, bu diisiik RDF
degerlerinin IMRT planlart MU degerlerine belirgin sekilde yansidigi c¢alismamizda

gorilmiistiir.
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Calismamizda farkli dedektorler ile Olglilmiis gercek RDF degerleri kullanilmistir.
Azimi ve ark. ise Varian 2300CD ve Elekta Synergy cihazlart i¢cin 6 MV foton 1sininda
TPS’ye daha once yiiklenmis RDF degerlerinden sadece 2x2 ve 3x3 cm alanlarinkini deneysel
olarak %5, %10 ve +%20 degistirmis ve hatali Ol¢lim sonuglarinin IMRT planlarina
olabilecek etkilerini arastirmislardir. Kati fantomda olusturduklar1 2 ¢cm ¢apinda ve 2 cm
uzunlugunda bir hedef voliimde minimum segment ac¢ikligi 2 cm olacak sekilde 5 alanl
IMRT planint iki cihaz igin TPS’de ayr1 ayr1 hesaplamis, bu planlarda fantom igerisine
yerlestirilmis 0,057 cc hacme sahip iyon odasi ile absolut doz dl¢timleri almislardir. Elekta
cihaz1 i¢in RDF degerlerinin -%5, -%10 ve -%20 degisimi 6l¢liim sonuglarina sirasiyla +%0.8,
+%3.6 ve +%8.7 olarak, RDF degerlerinin +%5, +%10 ve +%20 degisimler ise -%2.9, -%5.4
ve -%38.3 olarak yansimistir. Varian cihazi i¢in ise sonuglar yine sirasiyla -%0.1, -%0.2 ve
-%0.1 ile -%0.5, -%0.4 ve +%0.1 olarak bulunmustur. TPS kabul islemleri sirasinda kiiglik
alan dozimetrisi i¢in dogru dedektdr kullanilarak dl¢lim yapilmasinin gerektigi ve hatali RDF
Olctim sonuclarinin 6zellikle kiiciik voliimlerin 1sinlandig1 ve sonugta IMRT planinda kiiciik
segmentlerin meydana geldigi tedavi planlarinda belirgin doz farkliliklart yarattigini
gostermislerdir (68) .

Calismamizda farkli hacimlerdeki iyon odalarina ait birbirinden oldukca farkli RDF
degerlerinin IMRT planlarina olabilecek sonuglarini gorebilmek amact ile, her bir planin
absolut doz 6l¢limii en kii¢lik hacimli nedeniyle referans olarak aldigimiz CC04 iyon odasi ile
Olclilmiis ve sonuglar Tablo 10°da verilmistir. Sekil 64’te de gorildigi lizere ozellikle
segment aciklik degerinin 1 cm olarak se¢ildigi en fazla kii¢lik segmente sahip Plan 1, 4 ve
7°de TPS’de hedef voliimde 200 cGy doz degerine karsilik FC65-G iyon odas1 ile modelleme
sonucunda olusan yiiksek MU degerleri, sirasiyla %4.3, %5.7 ve %6.2 daha yiiksek absolut
doza neden olurken, CC13 modelinde bu degerler +%1.5, +%]1 ve +%1, CC04 modelinde ise
bu iyon odasinin referans dedektdr olmasi nedeni ile beklenildigi gibi %1’in altinda +%0.5,
+9%0.5 ve -%0.5 olarak bulunmustur. CC13 iyon odasi ile bulunan RDF degerleri CC04 iyon
odasindan 1x1 cm alanda %10.1, 2x2 cm alanda %1.08 daha diisiik bulunmus olmasina
ragmen, Plan 1, 4 ve 7°de dahi CC13 modeli MU degerleri CC04 modelinden cok farkli
bulunmamistir. Bu iyon odasi ile yapilan modellemede sonucunda elde edilen planlarin
Ol¢iilen absolut doz farklar1 da ortalama benzer olarak %1’in i¢inde kalmaktadir. FC65-G iyon
odas1 RDF degeri CC04 iyon odasia gore 1x1 ve 2x2 cm alan i¢in sirasiyla -%54.95 ve
-%21.55 gibi en farkli sonucu verirken, Plan 1, 4 ve 7 i¢in elde edilen MU fark: sirasiyla
+9%10.1, +%41.5 ve +%25.3 dir. Buna karsilik bu farklarin absolut doz degerlerine yansimasi

ancak +%4.3, +%5.7 ve +%6.2 olarak bulunmustur.
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Wolfram ve ark. yukarida bahsedilen profil dlglimlerine ilave olarak 18 MV foton
1sininda bes esit alana sahip prostat IMRT planinda her bir tedavi alaninda ayr1 ayri hem 0.6
cc Farmer tip hem de 0.015 cc Pinpoint iyon odasi ile absolut doz 6l¢miis, sonuglar1 TPS ile
karsilastirmislardir. Olgiim sonuglarma gore bes farkli SMLC tedavi alanmin tiimiinde
pinpoint sonuglart %2 i¢inde kalirken, Farmer iyon odasi bazi tedavi alanlarinda yiiksek,
bazilarinda ise diisiik doz degeri olmak iizere %6 doz degisimi vermistir. Bu nedenle genis
Olclim voliimiine sahip Farmer tip iyon odasinin IMRT plan dogrulamasi i¢in uygun bir
dedektor olmadigini belirtmisleridir (46).

Fraser ve ark. dinamik (DMLC) ve step and shoot (SMLC) olmak iizere 50 IMRT plani
kalite kontrollerinde 0.015 (Pinpoint), 0.13 (IC10) ve 0.65 cc (Farmer) olmak iizere {i¢ farkl
hacme sahip iyon odasi kullanarak absolut doz 6l¢iimleri almis, sonuglart TPS’de hesaplanan
degerler ve Monte Carlo hesaplamalar1 ile karsilagtirmiglardir. Genis hacimli iyon odalar ile
diger detektorlere gore daha diisiik doz okuduklarini ve en kiiciik hacme sahip PinPoint
dedektoriin en yiiksek dozu vermesine karsin, merkezi elektrodunun ¢elik olmast nedeni ile
diger detektorlere nazaran ¢ok fazla doz degisimi gosterdigini (sapmasinin yiiksek oldugunu)
belirtmiglerdir. Bu nedenle kiigiik alt alanlar igeren IMRT tedavilerinde hem kullanilan
dedektor hacminin hem de materyalinin 6nemli oldugunu belirtmislerdir. (69). Calismamizda
genis hacimli iyon odalari ile elde edilen RDF degerleri daha kiiciik hacimli detektorlere gore
daha diistik elde edilmis ve bunun sonucu olarak da modelleme sonucunda SMLC alanlarinda
yiiksek absolut doz degeri vermistir.

Barnett ve ark. IMRT planlarinin elektronik denge kaybinin s6z konusu oldugu kiigiik
alt alanlardan meydana geldigini ve bu alanlardaki 6lgiimlerde iyon odasi voliim etkisinin
hatali sonuglara neden olabilecegini belirtmislerdir. Bir IMRT planinda doz degisiminin
homojen oldugu boélgeleri ve bu bolgelerde iyon odasi cevabini arastirmak amact ile A12
(0.651 cc), Pinpoint (0.015 cc), Diamond dedektdr (0.17 mm?) ve EPID ile aldiklar1 absolut
doz Olgtimleri TPS ile karsilastirmiglardir. Doz degisiminin hizli oldugu bdlgelerde
dedektorlerin hacim etkisi nedeni ile 6l¢iim sonuglar1 arasinda farklarin agildigi, en kiigiik
hacme sahip Diamond dedektoriin dahi bu bolgelerde farkli sonug¢ verdigini bildirmislerdir.
IMRT planinda doz degisiminin hizli olmadigi bdlgede uygun bir 6l¢iim noktas: secildiginde,
hem Diamond dedektér hem de EPID dozimetrinin uygun sonuglar verdigini bildirmislerdir.
(70).

Leybovich ve ark., 3 farkli hacme sahip (0.6, 0.125 ve 0.009 cc) iyon odasi kullanarak
SMLC ve VMAT planinda absolut doz 6lgmiislerdir. Olgiimlerinde elektrometre sizinti

akimini incelemis ve bu etkinin 6l¢iim sonuglarina ne 6l¢iide yansidigin1 TPS hesaplari ile
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karsilagtirmiglardir. Hem SMLC hem de VMAT planinda 0.6 cc genis hacimli iyon odasi ile
yaptiklar1 Ol¢limlerin, elektrometre sizintt akim diizeltmesi yapmadan TPS’de hesaplanan
degerler ile farkin1 %0.3 olarak bulmuslardir. Daha kiigiik voliimlii 0.125 ve 0.009 cc iyon
odasi i¢in ise her iki IMRT planinda 0.125 cc iyon odasi i¢in bu farki SMLC ve VMAT igin
sizint1 diizeltmesi yokken sirasi ile %1.5 ve %2.6 bulurken, diizeltme faktorii hesaba katilarak
bu farkin %0.5’in altina indigini, 0.009 cc dedektor ile ise faktor yokken %7 ve %16,
diizeltme faktorii ile %]1.5’un altina cekildigini bildirmislerdir. Absolut doz Olglimlerinde
noktasal doz tayini yapilmakta ve genelde iyon odasinin merkezi yaptigimiz 6l¢iimlerde
oldugu gibi esmerkeze konumlandiriimaktadir. Olgiim sirasinda bazi segmentlerin kiigiik
hacimli dedektorleri gérmemesinin, bu dedektorlerin okuma degerlerinin daha biiyiik
hacimlilere gore diisiik kalmasina (diisitk duyarlilik nedeni ile) neden oldugunu bildirmis,
biiylik hacimli dedektorlerin her ne kadar segment icinde kalma kosulunu yerine getiremese
de, diger segmentlerden doza olan katkiy1 daha fazla okuyarak (yliksek duyarlilik nedeni ile)
elektrometre sizint1 akim diizeltmesi yapmadan TPS’ye yakin sonu¢ verdigini belirtmislerdir.
Ayrica SMLC tedavilerinin VMAT a gore daha uzun siireli olmasi nedeni elektrometre sizinti
faktorii etkisinin daha yiliksek oldugunu, bu nedenle de kii¢lik hacimli dedektorlerle aldiklar
Olctimlerin TPS ile daha biiyiik farklar verdigini belirtmislerdir. Kiiciik alan dozimetrisi i¢in
kiigiik voliimlii 1yon odasmin kullanilmasi gerektigini, ancak ilave olarak sizinti akim
diizeltmelerinin test edilerek hesaba katilmasi gerektigini belirtilmistir (71). Calismamizda
tlim iyon odalari ile alinan absolut dozlardaki elektrometre sizint1 akim degerinin ayni sekilde
Olclime dahil oldugu diisiiniildiigiinden, elektrometre sizint1 akimi ayrica kontrol edilmemistir.
Ancak calismamizda oldugu gibi her bir 6l¢iim kosulunun ayni olmadigi durumlarda bilhassa
kiiglik alanlar i¢in dizayn edilmis iyon odalar1 ile 6l¢iim alinirken, sizinti akim degerinin
kontrol edilmesi tavsiye edilmektedir (3,43).

Doblado ve ark. farkli hacimlere sahip dedektdrler arasindaki 6lgiim belirsizliklerini
bulmak amaci ile SMLC ve DMLC olmak iizere on {i¢ farkli IMRT planinda bes farkli
dedektor (0.6, 0.125, 0.015 cc iyon odas1 ve iki diyot dedektor) ile absolut doz oOlgiimleri
almis, sonuclart TPS ve Monte Carlo hesaplamalar ile karsilastirmislardir. 0.125 cc iyon
odasiin TPS ve Monte Carlo sonuglar ile daha uyumlu oldugunu, IMRT alanlar1 gibi kiiglik
alt alanlar iceren referans olmayan kosullarda, ancak uygun kiigiik voliimlii bir iyon odasi
kullanildig: takdirde belirsizligin %1-1.5 degerine diisiiriilebilecegini belirtmislerdir. Ayrica
bu Ol¢limlerin genis hacimli iyon odalari veya diyot dedektorler ile yapilmasi halinde
belirsizliklerin %5’e kadar ¢ikmasi nedeniyle uygun dozimetrik sistemler olmadigin

gostermislerdir (72).
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Calismamizda yukaridaki caligmalardan farkli olarak her bir iyon odasi i¢in Olgiim
sonuclarina gore TPS’de ayri ayrt modelleme yapilmis ve Ol¢iim sonuglarinin doz
dagilimlarina etkisi arastirilmistir. Yaptigimiz IMRT planlarmin her biri farkli 6lgiim
sonuclar1 (%DD, profil ve RDF) ile hesaplandig1 i¢in, TPS referans kabul edilerek olgiim
sonuclarina dedektor etkisinin arastirildigr diger c¢aligmalardan farklidir. Calismamizda
kullandigimiz tiim planlamalar SIMRT planlaridir. Olgiimler sirasinda tiim iyon odalari
fantom merkezine (esmerkez) yerlestirilmis, baz1 segmentlerin ¢ok kiigiik boyutlarda olup,
iyon odasini tamamen gérmedigi (esmerkezden uzakta) 6l¢iim kosullarinin s6z konusu oldugu
Sekil 63’den de net olarak goriilmektedir. Ol¢iimii alinan her IMRT planm1 her modele gore
ayr1 ayri hesaplatildigr igin farkli MU degerleri, farkli sekil ve sayida segment ile 1sinlanmis
olup, iyon odasinin voliim ve konum etkisini buradan degerlendirmek giictiir. Calismamizda
Plan 1 i¢in FC65-G iyon odasi planinin CC04 planina gore %4.3 daha yiliksek absolut doz
vermesi, iyon odasinin genis hacmi nedeniyle merkezden uzak i1sinlanan segmentlerden de
sacilma ve transmisyon etkisini okuyabilmesine bagli olabilir. Daha kii¢iik voliimlii olan diger
iki CC13 ve CCO04 iyon odasinin TPS’de kendi modelleri iizerinden yapilan hesaplamada 200
cGy’ e karsilik dlgiilen absolut doz degerleri £%2 araliginda bulunmustur (Tablo 10). Ancak
her bir dedektoriin calismamizda aymi plan ve MU degerinde 1sinlanmadigi ve sonucun
yukarida bahsedilen caligmalardaki durumu yansitmadigi géz oniinde bulundurulmalidir.
Kiiciik segmentlere sahip IMRT alanlarmin referans kosullara uygun olmamasi (non-
standart/non uniform fields, non-equilibrium conditions) nedeni ile, kiigiik alan dozimetrisi
icin kullanilan birgok dedektoriin ilave diizeltme faktorleri kullanilarak veya Monte Carlo
hesaplamalari ile karsilagtirilarak kullanilmasi tavsiye edilmektedir (2,43,73). Ayrica kiigiik
alan dozimetrisi i¢in tavsiye edilen 0.1 cc altindaki dedektorler ile yapilan 6l¢iimlerde iyon
odas1 sap ve kablo etkisi, genis ¢apli olanlarina gére daha 6nemli hale gelmektedir (3). Bu
nedenle polarite diizeltmesinin yaninda, kablonun 1sin alani i¢inde miimkiin olan en kisa
sekilde kalacagi ve iyon odast ¢Oziniirliiglinin en yiiksek olacagr aksiyel sekilde
yerlestirilmesi tavsiye edilmektedir. Ayrica dedektor elektrodunun su esdegeri olanlarinin,
daha yiiksek yogunluklu elektrotlulara tercih edilmesi gerektigi Dbelirtilmektedir.
Caligmamizda ol¢timler alinirken tiim iyon odalar1 aksiyel yonde, diyot dedektdr ise paralel
konumda yerlestirilmistir. Tablo 29’da goriildiigli gibi kullandigimiz iyon odalarindan FC65-
G iyon odasimin merkezi elektrodu aluminyum olup, diger iyon odalarinin materyali karbon
alagiml1 plastiktir (C552).

Calismamizda yapilan bir diger karsilagtirma ise tiim {i¢ farkli iyon odas1 modelinden

elde edilen tim IMRT planlar1 aki haritalarinin y-indeks agisindan degerlendirilmesidir. Tablo
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11°de verilen degerler incelendiginde hem 2 mm/%2 hem de 3 mm/%3 kriterine gore tim
planlarin %95 ve iizerinde degerlendirme sonucu verdigi, baska bir deyisle tiim iyon odalar1
ile yapilan y-indeks degerlendirmesine gore her bir planin kabul kriterleri i¢inde oldugu
goriilmektedir. Beklenildigi gibi kabul kriteri degerinin 2 mm/%2’den 3 mm/%3’e
cikarilmasiyla y-indeks degerinin arttigi goriilmektedir. Yan ve ark. 6 MV foton ile IMRT
uygulanan bas boyun ve prostat olmak iizere toplam sekiz hastada dedektér voliimiiniin plan
kalite kontrolii {izerine olan etkisini aragtirmiglardir. 6 ve 4 mm c¢aplarinda iki iyon odasi
(CC13 ve CCO04) kullanarak oOl¢timler alinmis, TPS’ye yiiklendikten sonra iki farkli
modelleme (BM6 ve BM4) yapilmistir. Ayrica en kiigiik ¢apli (0.8 mm) iigiincii bir dedektor
(Edge diyot dedektdr) ile 4x4’ten 10x10 cm alana kadar Ol¢timler alinmis, bu degerler
kullanilarak dedektor voliim etkisinin oldugu kiiciik alan profilleri konvoliisyon yontemi ile
elde edilmistir. Bu profillerin TPS’ye yiiklenmesi ile iigiinci bir model (BMOS)
olusturulmustur. Elde edilen {i¢ farkli dedektér modelinde sekiz IMRT plan1 yeniden
hesaplanmis, 2D-Array ile y-indeks sonuglara bakilmistir. Ug farkli dedektér ile 10x10 cm
alan boyutu ve 10 cm derinlikte 6l¢iilen penumbra degerleri karsilastirildiginda CC13, CC04
ve diyot dedektor icin sirasiyla 0.72, 0.61 ve 0.4 cm olarak bulmuslardir. BM6, BM4 ve
BMO08 modellerinde IMRT planlar1 i¢in elde ettikleri y-indeks degerleri ise %3/3 mm
kriterinde sirasiyla %93.8, %98.9 ve %99.4 olurken %2/2 mm igin %81.6, %92.9 ve %96.8
olarak bulunmustur. y-indeks degerinin %95’in altinda bulundugu en genis capli dedektor
modelinin (BM6), diger detektorlere gore kabul kriterlerinin altinda bir sonu¢ verdigi
gosterilmistir. Ayrica dedektor voliim etkisinin IMRT planinin dogrulugunu etkileyen 6nemli
bir parametre oldugu, dedektoér voliimiinlin artmasiyla penumbra degerinin arttigi ve TPS
modellemesinde bu sekilde genis hacimli dedektorler ile yapilan 6l¢iimlerin kullanilmasinin
IMRT planlart dogrulugunda yanlis klinik kararlara sebep olabilecegi belirtilmistir (74).
Calismamizda ise en en genis ¢apli FC65-G iyon odasinin hacmi bu calisma ile benzer
olmakla birlikte, daha kii¢iik hacimli dedektorler icin olusturdugumuz diger modeller ile
birlikte IMRT planlarindan elde edilen tiim y-indeks degerleri kabul kriterleri icinde kalmistir.
Calismamizda kullanilan 2D-Array 6l¢tim diizeneginde 1020 adet iyon odast bulunmaktadir
ve dedektorler arast mesafe 7.62 mm’dir. Yan ve ark.’nin ¢alismasinda kullandiklar1 2D-
Array diizenek ise, merkezdeki 10x10 cm alanda 221 adet 5 mm’lik araliklarla daha sik
yerlestirilmis, toplam 445 adet n-tipi diyot detektdrden olusmaktadir. Dedektorlerin

birbirlerine daha yakin oldugu 10x10 cm alanda 6l¢iim duyarliligmmin bizim diizenegimize
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gore daha yiiksek olmasi, dedektor hacimleri arasindaki farkin y-indeks 6l¢iim sonuglarina

daha belirgin sekilde yansimasina neden olmustur.
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SONUCLAR

Calisgmamizda farkli hacimlere sahip iyon odalart ve diyot dedektor kullanilarak 6 MV
foton 1sininda 1x1 ile 10x10 cm alan araliginda %DD, profil ile RDF 6l¢iimleri alinmis ve
sonuclar iizerindeki farkli dedektor etkisi incelenmistir. Ilave olarak ii¢ farkli hacimdeki
silindirik iyon odas1 ile TPS’de ayr1 ayri modelleme yapilarak, benzer 6zellikler tagiyan IMRT
planlarinin doz dagilimi iizerindeki dedektor etkisi arastirilmistir. Elde ettigimiz sonuglar

degerlendirildiginde:

1. TPS’lerin IMRT tedavilerinde kullanilabilmesi i¢in gerekli kiiciik alan doz
Olciimlerinde, secilecek dedektoriin aktif hacmi 6l¢iim sonuglarini belirgin bir
sekilde etkilemektedir.

2. Tim dedektorler i¢in dmaks noktasina normalize edilen %DD degerleri ayn1 alan
blytikligl ve farkli dedektorler arasinda incelendiginde, 6zellikle kiigiik alanlarda
genis hacimli dedektor ile derinlik arttik¢a rolatif olarak daha yiiksek bir doz elde
edilmistir.

3. Bir profilin genis hacimli bir iyon odasi ile elde edilmis olmasi durumunda, daha
kiiglik hacimli dedektorlere gore profilin omuz bolgesinde (%80-50) beklenenden
daha diisiik (under-response), diisitk doz bolgesinde (%50-20) ise daha yiiksek doz
(over-response) meydana gelir. Bu nedenle elde edilen penumbra gergeginden daha
genis bulunur.

4. Kiiclik hacimli dedektorlerin, kiigiik alan profil dlgiimlerinde daha dar penumbra
vermesi ve Ol¢im sonuglarin sifir dedektér capina karsilik degerlere yakin

bulunmasi nedeni ile bu tip dedektdrler kiigiik alan profil 6l¢iimleri i¢in uygundur.
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. Kiigiik alanlar i¢in yapilan RDF o6l¢iimlerinde, genis hacimli iyon odasi ile doz
cevabi kiiciik hacimli dedektorlere gore daha diisiiktiir. Bunun nedeni, alan agikligi
boyunca biiyilk hacimli dedektér tarafindan 1smn  kaynaginin tamaminin
goriilmemesinin yaninda, 1sinlanan ortamdaki ikincil elektron lateral menzilinin 151n
alaninin yarisindan daha uzun hale gelmesi yani alan kenarinda daha fazla CPE
kaybi1 olusmasidir. Kii¢iik alanlarda meydana gelen bu CPE kaybi, dedektor
hacmine bagl olarak dozimetrik hatalarin olusmasina neden olur. Bu nedenle,
¢coztiniirligl yiiksek kii¢iik hacimli iyon odalarinin kullanilmasi daha uygundur.

TPS kabul islemleri sirasinda kiigiik alan dozimetrisi i¢in 6l¢iimler, dogru dedektor
kullanilarak yapilmalidir. Hatali elde edilebilecek RDF oSlgtimleri, ozellikle kiiglik
voliimlerin 1s1nlandig1 ve sonucunda kiiclik segmentlerin meydana geldigi IMRT
planlarinda belirgin doz farkliliklar1 yaratmaktadir.

TPS’de dozimetrik modellemede kullanilan doz profillerinin ve RDF’lerin elde
edilmesinde ozellikle kiigiik alanlar i¢in, yiiksek ¢oziiniirliikli ve kiiglik hacimli
dedektorlerin kullanimi tedavi planlamasindaki dogrulugu arttirmaktadir.

TPS’nin kullanima hazir hale getirilme islemleri sirasinda alinmasi gerekli kiigiik
alan dozimetrik Olgtimleri, farkli dedektor ve dozimetrik sistemler ile test edilmeli,
Ol¢tim sonuglar1 karsilastirilarak kullanilmalidir. Bu sekilde yapilan IMRT tedavi
planlarinda tedavi kalitesi arttirilmis olacaktir.

Kiigiik segmentlere sahip IMRT alanlarinin referans kosullara uygun olmamasi
nedeni ile kiigiik alan dozimetrisi i¢in kullanilan birgok dedektoriin ilave diizeltme
faktorleri kullanilarak veya Monte Carlo hesaplamalar1 ile karsilastirilarak

kullanilmasi tavsiye edilmektedir.
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OZET

Giiniimiizdeki modern radyoterapinin temelini olusturan yogunluk ayarli radyoterapi,
goriintii rehberliginde radyoterapi, tomoterapi ve stereotaktik radyocerrahi gibi gelismis
tedavi uygulamalarinda alan boyutlart mm seviyelerine inmistir. Bu gibi tedavilerin dogru bir
sekilde planlanmasi her seyden oOnce tedavi planlama aiatemine girilen dozimetrik
parametrelerin dogru olarak dl¢iilmesine baglidir. Tedavi planlama sisteminde elde edilen doz
dagilimlarinin kalite kontrolii i¢in uygun 6l¢iim cihazlarinin se¢ilmesi, tedavi dozunun en
dogru sekilde kontrol edilmesini saglar.

Calismamizda farkli hacimlere sahip iyon odalar1 ve diyot dedektor kullanilarak 6 MV
foton 1gininda 1x1 ile 10x10 cm alan araliginda yiizde derin doz, profil ile rolatif doz faktori
Olcimleri alinmis ve Ol¢limler {izerindeki dedektor etkisi incelenmistir. Ayrica ii¢ farkh
hacimdeki silindirik iyon odasi ile tedavi planlama sisteminde ayr1 ayri modelleme yapilarak,
benzer ozellikler tasiyan yogunluk ayarl radyoterapi planlarina dedektor etkisi arastirilmistir.

En biiylik hacme sahip iyon odasi merkezi eksende artan derinlikle beraber 6zellikle
kiiclik alanlarda, diger dedektorlere gore daha yiliksek doz degeri vermis olup alinan profil
Olctimlerinde ise genis hacmi nedeniyle penumbra bolgesi daha genis bulunmustur. Rolatif
doz faktorii 6lglimlerinde ise genis hacimli iyon odasinin doz cevabi digerlerine gore belirgin
sekilde diisiik olarak elde edilmistir.

Ug farkli hacme sahip silindirik iyon odasindan alman tiim &lgiimler tedavi planlama
sistemine girilerek farkli modellemeler yapilmis, benzer 6zelliklerde planlar her bir modelde
ayr1 ayri hesaplatilmistir. Tiim planlarda alinan absolut doz 6lgiimlerinde en genis hacimli

iyon odasi diger iyon odalaria goére daha yiiksek absolut doz degeri vermis, bununla beraber
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kiigiik alanlarda rolatif doz faktorleri arasindaki belirgin farklilik planlara ayni oranda
yansimamistir. Ayrica tiim planlar i¢in y-indeks degerlendirmesi yapilmis, kabul kriterleri

icinde kalan tiim sonuglar arasinda belirgin bir fark gézlenmemistir.

Anahtar Kelimeler: Kiigiik alan dozimetrisi, yogunluk ayarh radyoterapi, iyon odasi,

kalite giivenirligi
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EFFECT OF ION CHAMBER VOLUME ON INTENSITY MODULATED
RADIOTHERAPY SMALL FIELD DOSIMETRY

SUMMARY

In the clinical implementation of advanced treatment techniques that constitute the
basis of current modern radiotherapy modalities such as intensity modulated radiotherapy,
image guided radiotherapy, tomotheraphy and stereotactic radiosurgery, irradiation fields
dimensions are decreased to milimetric levels. Accurate planning of such treatments depends
primarily on the accuracy of dosimetric parameter measurements that are subsequently
recorded to treatment planning system. For the quality control of dose distrubitions calculated
on treatment planning system, appropriate dosimetric equipment selection provides the most
accurate check of given doses.

In our study percentage depth dose, profile and relative dose factor measurements are
taken for the 6 MV photon beam fields from 1x1 cm to 10x10 cm using ionisation chambers
of different volumes and diode detector in order to investigate detector effects on the
measurements. Furthermore, three specific modelling for three different volume cylindrical
ion chambers are performed on treatment planning system in order to investigate the same
detector effects on similar intensity modulated radiotherapy plans of respective model.

The ion chamber with maximal volume gave higher central axis measurement values

than the others with increasing depth, especially in small fields and the largest penumbra on
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the profile measurements is found also for the same chamber due to it’s larger volume. In
contrast, dose response of the same ion chamber is markedly lower than the others for relative
dose factor measurements.

Three different modellings are configured using differential volume cylindrical ion
chambers measurements which were previously commissioned in system, and identical plans
are calculated for each model separately. The maximal volume ion chamber gave the highest
absolute dose values than the others in the measurements for all plans, while pronounced
differences found between chamber’s relative dose factor values for small fields are not
reflected at the same ratio to their respective plan mesurements. Additionally, y-index
evaluation is implemented for all plans, and no marked variation is observed among their

results, all found within approval criteria.

Key Words: Small field dosimetry, intensity modulated radiotherapy, ion chamber,

quality assurance
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