T.C.

TRAKYA UNIVERSITESI
SAGLIK BiLIMLERI ENSTIiTUSU
SAGLIK FiZiGi ANABILIiM DALI

YUKSEK LISANS PROGRAMI

Tez Yoneticisi
Prof. Dr. Zafer KOCAK

TEDAViIi PLANLAMA SISTEMLERINDEKI
INHOMOJENITE DUZELTME FAKTORLERININ
AKCIGER DOKUSUNDAKI DOZ DAGILIMINA OLAN
ETKILERININ DOZIMETRIK OLARAK
INCELENMESI

(Yiiksek Lisans Tezi)

Fiz. Niikkhet KURKCU
Referans N0:10012207

EDIRNE-2013



T.C.

TRAKYA UNIVERSITESI
SAGLIK BILIMLERI ENSTITUSU
SAGLIK FiZiGi ANABILIM DALI

YUKSEK LISANS PROGRAMI

Tez Yoneticisi
Prof. Dr. Zafer KOCAK

TEDAViIi PLANLAMA SISTEMLERINDEKI
INHOMOJENITE DUZELTME FAKTORLERININ
AKCIiGER DOKUSUNDAKI DOZ DAGILIMINA OLAN
ETKILERININ DOZIMETRIK OLARAK
INCELENMESI

(Yiiksek Lisans Tezi)

Fiz. Niikhet KURKCU

Tez No:

EDIRNE - 2013



T.C.
TRAKYA UNIVERSITESI
Saghk Bilimleri Enstitii Miidiirligii

ONAY

Trakya Universitesi Saghk Bilimleri Enstitiisii Saghk Fizigi Anabilim Dali yiiksek
lisans progranu ¢ercevesinde ve Prof. Dr. Zafer KOCAK danmigmanhiginda yiiksek lisans
ogrencisi  Niikhet KURKCU tarafindan  tez  bashi “TEDAVI PLANLAMA
SISTEMLERINDEKI INHOMOJENITE DUZELTME FAKTORLERININ AKCIGER
DOKUSUNDAKI DOZ DAGILIMINA OLAN ETKILERININ DOZIMETRIK
OLARAK INCELENMESI” olarak teslim edilen bu tezin tez savunma sinavi 12/08/2013

tarihinde yapilarak asagidaki jiiri iiyeleri tarafindan “Yiiksek Lisans Tezi” olarak kabul

W

Unvam Adi Soyad
JURI BASKANI

‘fr% & 2~f6’ ’{/"?’4‘

edilmistir.

imza
Unvant Adi Soyadi
UYE UYE

Yukaridaki imzalarin ad1 gegen égretim iiyelerine ait oldugunu onaylarim.

Dog.Dr. Tammam SIPAHI
Enstitii Miidiirii



TESEKKUR

Uzmanlik egitimim siiresince yetismemde
biiyiik katki ve emegi gegen, bilgi ve tecriibeleri
ile yol gosterici olan degerli hocalarim; anabilim
dali baskanimiz Prof. Dr. M. Cem UZAL, tez
yoneticim Prof. Dr. Zafer KOCAK ve Prof. Dr.
Seralp SENER’e, ve Klinigimizdeki tiim
hocalarima, tez ¢alismam boyunca yardim ve
destekleriyle gii¢ katan caligma arkadaslarim
basta Uzm. Fiz. Sule PARLAR olmak tizere, Fiz.
Yavuz AKSOY, Fiz. Mustafa DOGAN’a, ve
manevi desteklerini hayatimin her agsamasinda
oldugu gibi bu caligmamda da esirgemeyen

aileme sonsuz tesekkiirler...



ICINDEKILER

GIRIS VE AMAC ... eneses s 1
GENEL BILGILER.............ccooooooiiooooooccooieeeeeeeeeeeecceeseeee e 3
INHOMOUJIENITE ......oooiiiiiniiieieiis st 4
AKCIGER .........coooiiiiieisee et 5
INHOMOJENITENIN LOKALIZASYONU VE INHOMOJENITE
DUZELTME METODLARL............cooovvoiioireeneeseeseeeeseeesssssessieessessessessess oo 6
[ZODOZ DAGILIMLARLI .........ooooviiiiiiieicieieiesse s 7
TEDAVI PLANLAMA .....coooiiiiiiiinceee sttt 8
TEDAVI PLANLAMA SISTEMLERI .........cooooooviiiiiiiiscee s 10
GEREC VE YONTEMLER .........oooccooiiiimiiiiimiieeoeeeeeoeseeee oo 16
BULGULAR ...ttt 26
TARTISMA ...ttt 35
SONUCGLAR .........oocoommeeeeeeeeceeeoeeeeeeeeeeeeeee e e eeesee e eseeee e sesee oo 39
OZET ...ttt b e 41
SUMMNARY .ottt 43
KAYNAKLAR . ...ttt 45
SEKILLER LISTESI .....ccoooovoiiooceoeeceeeeoeeeeeeeeeeeee e 48

OZGECMIS ..o 50



3B:

AP-PA:

BT:
cGy:
DRR:
DVH:
GA:
MU:
RT:
SSD:
TLD:
TPS:

SIMGE VE KISALTMALAR

Uc Boyutlu

On-arka

Bilgisayarli tomografi

Santi gray (Absorbe doz birimi)
Digitally Reconsturucted Radiography
Doz Voliim Histrogrami

Gantry Agisi

Monitor Unit

Radyoterapi

Kaynak Cilt Mesafesi (Source to Skin Distance)
Termoliiminesans Dozimetri

Tedavi planlama sistemi



GIRIS VE AMAC

Radyoterapide (RT) tedavi planlamanin amaci, hedeflenen volimde homojen doz
dagilimini olusturmaya calisirken, ¢evresinde bulunan normal dokulara en az dozu vermek,
dolayist ile en yiiksek tiimor kontroliine karsilik normal dokuda en az hasari olusturmaktir.

Teknolojik gelismelere paralel olarak, modern goriintileme yontemleri olan
bilgisayarl1 tomografi (BT) ve manyetik rezonans (MR) goriintiileme sayesinde hasta
anatomisinin {i¢ boyutlu (3B) gozlenmesi ve tiimoriin normal doku ile iligkisinin daha net
ortaya konulmas1 saglanmistir. Bunun sonucu olarak RT’de 3B tedavi planlamasi yapabilen
tedavi planlama sistemleri (TPS) kullanilmaya baslanmistir. 3B’li TPS’lerin kullanilmaya
baslanmasi ile iki boyutlu tedavi planlama sistemlerinin eksik kaldigi; normal doku ve
organlarin boyutlarinin degerlendirilememesi, tedavi tekniklerinin smirli olmasi ve en
onemlisi hasta viicut konturuna gore dozlarin hesaplanamamasi gibi onemli problemler
giderilmigtir. Ancak son derece komplike tedavi planlama algoritmalart kullanan bu
sistemlerde de inhomojen ortam varliginda doz dagilimlarinin dogrulugu arastirmacilarin
halen tizerinde calistiklart 6nemli konulardan biridir.

Bir doz hesaplama algoritmasi, hesaplama alani, hacmi veya voliim i¢indeki etkilesim
noktalarinin tamamimda doz hesaplamasi i¢in kullanilan prensipler, modeller ve formiiller
setidir. Modern TPS’leri, bu algoritmalar1 kullanarak BT kesitlerinden elde edilen veriler ile
dozu hesaplayabilmektedir. Son yillarda akciger gibi diisiik yogunluga sahip homojen
olmayan ortamlarda doz dagilimlarinin dogru hesaplatilabilmesi i¢in algoritmalarin
inhomojen ortam i¢in kullanilan diizeltmelerinden yararlanilmaktadir (1). Mah ve Van Dyk'in
caligmasinda torasik RT'de inhomojenite diizeltmesinin yapilmamasi durumunda RT'ye bagl

akciger hasarinin %5'lere varan oranlarda artabilecegi gosterilmistir (2).
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American Association of Physicists in Medicine'nin (AAPM) megavoltaj RT’de doku
inhomojenite diizeltmeleri ile ilgili 85 no’lu raporunda mevcut algoritmalarin elektron
dengesizliklerinin oldugu doku-akciger arayiizii gibi bolgelerde dozu uygun bir sekilde
gosteremedigi belirtilmektedir. Ozellikle 10 MV iizerinde ve es diizlemde olmayan 1sinlar
kullanildiginda 151n yolu iizerindeki akciger uzunluguna bagl olarak bu belirsizligin daha da
artabilecegi gosterilmistir (3).

Bu ¢alismada, doku yogunlugu agisindan inhomojen yapiya sahip torakal bolge
RT’sinde belirli alan biiyiikliikleri ve enerjileri i¢in, XIO TPS’indeki Clarkson, Convolution
ve Superposition foton algoritmalarinin  doz dagilimlarimin  degerlendirilmesi  ve

karsilastirilmas1 amaglanmistir.



GENEL BIiLGILER

Torakal RT uygulamasiin biiyiik ¢cogunlugu akciger kanserleri nedeniyledir. Akciger
kanseri, akciger dokularindaki hiicrelerin kontrolsiiz ¢ogaldig: bir hastalik olarak tanimlanir.
Hiicrelerin kontrolsiiz ¢ogalmasi, ¢evredeki dokulari istila etmeleri ya da akciger disindaki
organlara yayilmalar1 (metastaz) ile sonuglanabilir (4).

20. yiizyilin baglarinda nadir goriilen bir hastalik olan akciger kanseri, sigara igcme
aliskanligindaki artisa paralel olarak goriilme siklig1 giderek artmis ve diinyada en sik goriilen
kanser tiirii haline gelmistir. Akciger kanseri, tiim diinyada kanser olgularmin %12,8’inden ve
kanser Oliimlerinin %17,8’inden sorumludur (5). Akciger kanserinin goriilme orani yasla
artar, genelde 50-70 yaslarinda goriiliir (6). Akciger kanserinin erken evrelerde bes yillik
sagkalimi %60-70 iken, ileri evre olgularda bu oran %5'in altina diismektedir (7).

Tiirkiye'de de akciger kanserine sik rastlanmaktadir. Ulkemizde, Saghk Bakanhg:
verilerine gore 1994 yilinda tim kanserlerin %17.6° sin1 akciger kanseri olusturmaktadir.
Olgularin %90.4° i erkek, %9.6’s1 kadindir (8).

Histolojik tiplere ve evrelere gore tedavi yaklasimi degismekle beraber {i¢ ana tedavi
(cerrahi, radyoterapi (RT) ve/veya kemoterapi (KT)) sekli halen gegerliligini korumaktadir
(9). Medikal agidan cerrahiye uygun olmayan ya da operasyonu reddeden kiigiik hiicre disi

akciger kanserli olgularda tedavinin 6nemli bir boliimiinii RT olusturur (10).



INHOMOJENITE

Radyoterapide, kullanilan makineye ait bilgiler homojen fantomlarda 6zellikle ICRU
(International Commission on Radiation Units and Measuremets) raporlarmnin tavsiyesi ile
yogunlugu 1 gr/cm3 olan suda yapilmaktadir. Ancak insan viicudu homojen degildir ve viicudu
meydana getiren organlarin yogunluklari karsilastirildiginda birbirinden farklilik gosterir. Bu
durum hasta dozimetrisinde zaman zaman sikintilara neden olmaktadir.

Inhomojen bir ortamda, beklenen dozu etkileyen ii¢ etki vardir (11):
l.etki: Primer huzme absorbsiyon degisimidir. Primer radyasyonun azalma derecesi,

inhomojen ortamin elektron yogunlugu ve efektif atom numarasina baghidir.

Tablo 1. Tipik viicut yogunluklari ve elektron yogunluklari

Madde Yogunluk (gr/cm®) elgr
Su 1.0 3,34x10%
Hava 0,0013 3,01x10%
Yumusak doku 1.0 3,31x10%
Kemik 1,1-1,8 3,19x10%
Yag dokusu 0,9-0,95 3,37x10%

2. etki: Sacilmis radyasyonda olan degisikliklerdir. Bir bagka deyisle, sagilan
radyasyon demetindeki degisimlerden kaynaklanan degisiklikler, yalmiz inhomojen yapiy1
degil inhomojen yapinin arkasindaki normal dokuyu da etkiler. Bu etki yumusak X 1sinlarinda
onem kazanir.

3. etki: Sekonder elektronlarin dagiliminda meydana gelen degisikliklerdir. Bu durum
inhomojen hacmin siniriin yakininda elektronik denge kayiplarina ve skin sparing effect (cilt
koruyucu etki) olusmasina neden olur ki bu da istenmeyen bir durumdur. Ornegin; Sekil 1°de
goriildiigii gibi diisiik enerjilerde radyasyon 151n1 kemikten yumusak dokuya gectigi zaman
yumusak dokunun kemik dokusuna yakin sinir1 yumusak dokunun aldigi dozdan daha

fazlasini almistir. Bunun nedeni kemikte elektron akisinin artmasidir.
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Sekil 1. Diisiik enerjili X 1s1nlarinda absorbsiyon

AKCIGER

Akcigerdeki doz esasen akciger yogunlugu ile baglantilidir. Akciger dokusunun
yogunlugunun az olmasi akcigerin iginde ve Gtesindeki dokuda dozun yiikselmesine neden
olmaktadir. Sekil 2’de farkli enerjiler igin 10x10 cm? alanda derinlige bagli olarak akciger
dozunun degisimi goriilmektedir. Yumusak dokudan genis akciger voliimiine gegildiginde ilk
derinliklerde olusan sekonder elektron miktarinda azalma meydana gelir. Bu da akciger

volimundeki dozun azalmasina neden olur.
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Sekil 2. 10x10 cm? alan boyutunda secilen enerjiler icin akciger derinliginin bir
fonksiyonu olarak, akciger dozundaki % degisim
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Yiiksek enerjili foton isinlarinin akcigerde meydana getirdigi diizensiz dagilim
varhiginda olusan elektronik denge kaybi problemini Kornelson ve Young (12)
arastirmiglardir. Diisiik akciger yogunlugu nedeni ile 1s1inin geometrik limitleri disina hareket
eden elektronlarin sayisinda bir artis meydana gelir. Bu da doz profilinde penumbranin
artmasina neden olur. Alan disina sagilan elektronlarin artmasi ile merkezi eksene olan katki
azalir, boylece merkezi eksendeki doz diiser. Bu etki 6zellikle kiiglik alan (<6x6) ve yiiksek
enerjilerde (>6 MV) belirgindir. Klinik olarak kii¢iik alan ve yiiksek enerji kullanildig:

durumlarda akciger tiimorii tedavi ediliyorsa tiimor gevresinde diisiik doz ihtimali vardir (13).

INHOMOJENITENIN ~ LOKALIZASYONU  VE  INHOMOJENITE
DUZELTME METODLARI

Insan viicudunu meydana getiren organlarn yogunluklarinin birbirinden farkli olmasi
zaman zaman hasta dozimetrisinde problem yaratabilmektedir. Bu nedenle tedavi sahasinin
icine giren organlar, 6zellikle akciger ve kemik gibi yogunluklari kas dokusundan oldukga
farkli olan organlarin dikkate alinarak lokalizasyonlarinin iyi yapilmas: gerekir. inhomojenite
hesaplamalarinda en 6nemli adim dogru anatomi bilgisi, diger bir deyisle inhomojenitenin
dogru lokalizasyonudur. Tedavi voliimiiniin i¢inde bulunan inhomojenitenin lokalizasyonu
icin en iyi yontem BT’lerdir. BT ler 6zellikle ¢ok kiigiik inhomojenitelerin lokalizasyonunun
dogru olarak belirlenmesinde 6nemli rol oynar. BT den baska metotlar da inhomojenitenin
lokalizasyonu i¢in kullanilabilir. Bunlar ortogonal grafiler, US (ultrasound) ve MR (manyetik
rezonans)’ dir. Ancak heniiz hi¢biri BT nin yerini alamamustir.

Bilgisayarli tomografinin tedavi planlamalarinda tercih edilmesinin nedeni;
gorlintiinlin X-1g1nlar ile olusturularak voxel adi verilen her bilgi setindeki hacim elemaninin
bir BT sayisina karsilik gelmesidir. BT numaralar1 -1000 ile +1000 arasinda hesaplanir ve HU
(Hounsfield Units-Hounsfield Birimi) olarak birimlendirilir. BT sayilar1 su esdegeri 0 olacak
sekilde, hava i¢in -1000" den, kemik i¢in +1000’e kadar bir araliktadir (12).

Inhomojenite diizeltmelerinde kullanilan ydntemler (3,11,12,13):

e Etkin Azalma Katsayis1 Methodu (The Effective Attenuation Coefficient
Methot):
Bu metot, diisiik yogunluktan dolay1 ortamdaki i¢ sagilmanin azaldigin1 dikkate
almaya c¢alisan bir metottur.

e Etkin SSD Metodu (Effective SSD Method):

Bu yontemde derin doz degerleri kullanilarak inhomojenite diizeltmesi yapilir.
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e Doku-Hava Oraninin Orani (Ratio of Tissu-Air Ratio):
Etkin SSD metodu ile temelde ayni olan bu metodun ondan farkli tarafi
diizeltme faktorii hesaplanirken derin doz egrileri yerine TAR (Tissure-Air
Ratio ) degerleri kullanilmasidir.

e Izodoz Egrilerinin Kaydirilmas: (The Isodose Shift Method):
Bu metotta homojen alan i¢in elde edilmis izodoz egrileri inhomojenitenin
cinsine bagli olarak belli bir oranda kaydirilarak derin doz diizeltmesi yapilir.

e Doku-Hava Orani Ustel Kuvvet (The Power Law Tissue-Air Ratio Method)
(Batho Metodu):
Bu metot heterojenitenin biiyiikliigiinii ve pozisyonunu da hesaba katar. Bu
nedenle 6l¢lim metoduna en yakin sonuglarin elde edildigi metottur.

e Esdeger Doku-Hava Oran1 Metodu (The Equivalent Tissue-Air Ratio Method):
TAR yontemine dayanir ve inhomojen yapiylr segmentlere ayirip, her bir
segment i¢in hesaplama yapilir. Bu yontem inhomojenitenin yan sag¢ilmalarini

dikkate alir. Yeni planlama sistemlerinde kullanilmaktadir.

iZODOZ DAGILIMLARI

Radyasyon huzmesi derin doz dagilimini {i¢ boyutta meydana getirdigi i¢in, merkezi
eksen derin doz dagilimi tek basmma bu huzmeyi karakterize etmeye yetmez. Bu nedenle
absorbe dozun hacimsel ve diizlemsel dagilimlarin1 gostermek i¢in esit doz alan noktalarin
birlestirilmesi ile olusan izodoz egrileri kullanilir. Esit doz alan noktalarini birlestirilmesi ile
izodoz egrileri elde edilir. Merkezi eksenden yanlara uzakligin ve derinligin bir fonksiyonu
olarak dozun degisimini gosterir. Herhangi bir derinlik ic¢in en yiiksek doz, merkezi
eksendeki dozdur ve alan kenarlarina dogru azalmaktadir. Sabit SSD (Kaynak cilt mesafesi)
dozimetrisinde, alan boyutu ciltte tanimlanir. Derin doz degerleri, merkezi eksendeki en
yiiksek doz noktasina normalize edilerek sabit SSD izodoz egrileri bulunur. izosentrik
dozimetride, alan boyutu izosentirda yani belirlenen bir derinlikte tanimlanir. Derin doz
degerleri ise, merkezi eksendeki ilgili noktanin doz degerlerine normalize edilerek yalniz ilgili
noktaya bagli tanimi ile izodoz egrileri bulunur. Boylece bir alan igin farkli derinliklerde
izosentir tanimlanirsa, tanimlanan her bir derinlik i¢in farkli izodoz egrileri elde edilebilir.

Tedavi cihazi, alan boyutu, 1s1n kalitesi ve SSD izodoz dagilimlarini etkileyen

parametrelerdir. Bunlarin disinda, huzme diizenleyiciler (wedge filtreler), viicut konturundaki



doku eksikligi, 1sinlanan voliimde inhomojenite ve alan sekillendirici bloklar da, izodoz

dagilimlarini etkileyen parametrelerdir (12).

Sekil 3. Akciger planlamasi 6rnegi

TEDAVI PLANLAMA

Radyoterapide tedavi planlamanin amaci, hedeflenen voliimde homojen doz dagilimini
olusturmaya c¢alisirken, ¢evresinde bulunan normal dokulara en az dozu vermek, dolayisi ile
en yiiksek tiimor kontroliine karsilik normal dokuda en az hasar1 olusturmaktir.

Konformal RT yeni bir tedavi metodu yaklasimi degildir. Koruma bloklarinin
yerlestirilmesi, saha boyutlarinin se¢ilmesi, huzmenin yonlendirilmesi, wedge’lerin ve uygun
1s1n agirliklarinin kullanilmasi ile hedef voliimde miimkiin olan en yiiksek doz saglanirken,
saglikli dokunun istenmeyen radyasyondan korunmasini da saglar. Bu yaklagim prensipte her
cesit RT’nin temelini olusturur. Son 10-15 yi1l siiresince teknolojilerdeki gelismelere paralel

olarak konformal RT’nin 3B seklinin 6nemini daha da arttirmigtir (14).

3B konformal tedavi planlama agamalar1 (14,15,16):

e Hedef voliim ve risk altindaki organlarin lokalizasyonu
[k adim tedavi posizyonu belirlenen hastanin, yardimei aparatlar (hastaya 6zel bas
ya da bas boyun maskesi, hastaya 6zel kopiik, bas alt1 yastigr, meme egik diizlem
vb.) kullanilarak immobilizasyonu saglanarak, hastanin tedavi pozisyonunda BT
yada diger goriintilleme yoOntemleri yardimi ile uygun olan kesit araligi ve

kalinliginda goriintiilerin alinmasidir. Elde edilen goriintiiler bir bilgisayar agi ile



3B TPS’ye, yada sanal simiilasyon bilgisayarina aktarilarak radyasyon onkologu
tarafindan hedef voliimiin ve diger kritik organlarin 3B voliimleri belirlenir.
3B tedavi planlamasi

3B TPS’leri, kolimator agisi, masa agisi, gantry rotasyonu ve alan boyutlar
gibi tedavi tinitesinin her tiirlii hareketini simiile edebilir. Hedef voliim ve kritik
organlarin bulundugu yer ve tedavi cihazinin alabilecegi pozisyonlar da dikkate
alimarak 151 sahalar1 belirlenir. 3B konformal RT planlari 1sin agilari, alan
boyutlari, wedge agilar1 vb. degistirilerek doz dagilimi, uygun algoritmalar ile
belirlenen 3B voliim boyunca tekrar hesaplatilarak ideal plan elde edilene kadar
optimize edilir.

3B tedavi planlamasi i¢in en onemli araglardan birisi TPS’deki beam’s eye
view (BEV-isin huzmesinden alanin goriiniimii)’diir. BEV bize hastanin
anatomisini ve planladigimiz 1smn sahasini radyasyon kaynaginin bulundugu
noktadan bakiyormus gibi gérmemizi saglar.

Nitelikleri agisindan planlar, doz—voliim histogramlar1i (DVH) ve 3B doz
goriintiileme kullanilarak degerlendirilir. DVH, planlarin degerlendirilmesinde
onemli rol oynamaktadir. TPS’de yapilan planlarin, diferansiyel ve kiimiilatif
DVH’lar1 kritik organ ve hedef voliimlerin aldigi dozlar1 degerlendirerek

uygunlugunu sorgulamamiza yardimci olur.
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Sekil 4. Akciger planlamasi icin DVH 6rnegi



e 3B tedavi planinin verilmesi

Konformal planlama tamamlanip, degerlendirilerek kabul edildikten sonra BT
imajlarindan DRR (digitally reconstructed radiography) olusturulur. DRR, 3B tedavi
planimin klinik set-up uygulamasinda referans imaj goérevi gordiiiinden onemli ve
faydalidir. Hastanin ilk tedavisinde 3B plan ile tanimlanan parametrelere gore set-up’1
yapilir. Port film ¢ekilerek elde edilen filmler DRR ile karsilastirilarak hastaya dogru

pozisyon verilip verilmediginin kontrolii de yapilmis olur.

Sekil 5. Akciger planlamasi i¢cin DRR goriintiisii

TEDAVI PLANLAMA SISTEMLERI

Tedavi planlama sisteminin fonksiyonelligi ve kalitesi planlama siirecindeki farkli
islem basamaklarina baglidir. Bir algoritma, ardisik olarak girilen verilerin kullaniciya istenen
bolgede sonug olarak doniisiimii seklinde ifade edilebilir. Planlama sistemleri, dokuda
sogrulan dozu bulabilmek i¢in karmasik hesaplama yontemlerini kendi iglerindeki
algoritmalar sayesinde yaparlar. Modern TPS’lerde ¢ok farkli doz hesaplama algoritmalari
kullanilmaktadir. ilk TPS’ler 151n dlgiimlerinden direk olarak elde edilen doz dagilimlarmin
basit gosterimini temel aliyordu. Bilgisayar sistemlerinin de gelismesi ile birlikte, hesaplama
algoritmalar1 daha komplike hale gelmistir. Gilinlimiizde kullanilan en gelismis algoritmalar,
milyonlarca fotonun yollar1 boyunca basit fizik kurallar1 ile madde ile etkilestigi yaklagimini
temel alan Monte Carlo tabanli algoritmalardir (17).

Tedavi planlama sistemlerindeki doz hesaplama algoritmalar1 6l¢iim tabanli ve model

tabanli algoritmalar olarak smiflandirilabilir. Clarkson algoritmasi gibi Ol¢iim tabanlt
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algoritma modelleri suda alinan doz 6lgiimlerini temel alarak hesaplama yapar. Bu tip dl¢iim
tabanli modeller genellikle tedavi araglari, hasta konturu ve doku inhomojeniteleri igin
homojen su  dagilimlarm  diizeltir.  Olgiim  tabanli  algoritmalarin  aksine
Convolution/Superposition gibi model tabanli algoritmalar ise suda veya hastada fizik
ilkelerine gore hesaplama yapar. Model tabanli algoritmalarda gelen primer fotonun yolu
boyunca meydana gelen lateral elektron ve foton transferlerini Convolution gibi baz1 model
tabanli algoritmalar modelleyemezken, Superposition gibi algoritmalar ti¢ boyutta tiim
yogunluk degisimlerini dikkate alarak lateral elektron ve foton transferlerini inhomojenite
diizeltmelerinde de hesaba Kkatarlar.

Tedavi planlama sistemlerinin klinikte rutin kullanimma baslanmadan once kalite
kontrol iglemlerinin yapilmasi gereklidir. Ozellikle algoritmalarin kontroliinde suda yapilan
actk alan ve wedge’li alanlar i¢in Olgiilen degerler ile TPS’de hesaplanan doz degerleri
farkinin %1-2’de olmasi hedeflenir. Hem 6lgiim tabanli hem de model tabanli algoritmalarda
bu amag gerceklestirilmek istenirken inhomojen yapidaki fantomlarda yapilan 6lgiimlerde
dl¢iim temelli algoritmalar ile elde edilen sonuglar bu limit degerlerinin diginda kalir. Olgiim
tabanli algoritmalar, sadece inhomojen ortamin primer (birincil) radyasyonlara etkisini hesaba
katabildigi i¢in limit dis1 sonuglar elde edilir. Var olan Olglim tabanli algoritmalarin
inhomojen ortamin yogunluguna, alan biiyiikliigiine, sekline ve konumu ile 1sin enerjisine
bagl olan sagilmis radyasyonlar1 hesaba katarak tiim bu etkilere ait diizeltmeleri yapmasi
olduk¢a giictiir. Buna karsin model tabanli algoritmalar inhomojen ortamin sagilmis
radyasyona etkisini yogunluk derecelendirme yontemi ve diger yaklagimlari kullanarak
hesaba katabilirler (18) .

Klinigimizde kullanilan CMS marka XiO model (4.2.0) TPS’inde Olglim tabanli
Clarkson algoritmasi ve model tabanli Convolution, Superposition, Fast Superposition

algoritmalar1 bulunmaktadir.

Clarkson Algoritmasi

Clarkson algoritmasi, en basit sekli ile hasta i¢indeki doz dagilimini temsil etmek
tizere hasta bilgisi, tedavi cihazi bilgileri ve set-up bilgilerini kullanir. Hasta verileri, hasta
kesitlerinde gosterilen bagil elektron yogunluk degerlerinden olusmaktadir.

Clarkson algoritmas1 hastadaki inhomojenite icin primer doz diizeltmelerini,
kompansatuar filtre, blok ve wedge gecirgenligi ile bolusu hesaba katar. Eger 151n blok veya

multilif kolimator ile sinirlandirilmis ise alan boyutlar1 ve bloklu alan gegirgenliginin sisteme
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girilmesi gerekir. Alan siddetindeki degisim (wedge), yiizey diizensizlikleri ve hastadaki
inhomojeniteden kaynaklanan sagilmalar1 hesaba katmaz. Clarkson algoritmasi, birbirinden
ayr1 konturlar arasindaki hava boslugunda sagilmanin azalmasi nedeni ile pargali yapilarin
dozlar1 i¢in dogru bir model degildir. Diizensiz sekillenmis alanda herhangi bir noktadaki
sacilma alanmin boélgelere ayrilmasi ile her bir bolgedeki noktalara erisen sagilmanin
birlestirilmesi seklinde hesaplanir. Bu sac¢ilma hesaplamasinda Clarkson algoritmasi asagida
belirtilen varsayimlari temel alir (17).

e Clarkson algoritmasi sacilmayi1 hesaplamak i¢in hastayr homojen farz eder.

e Clarkson algoritmasinda doz dagiliminin temeli 151n profilinin diiz olmasidir.

Sacilma katkis1 sadece alan kenar1 ile doz noktasi arasindaki mesafeye baglidir.

Sagilmanin kaynagindaki 1sinin yogunluguna bagli degildir, bu yilizden 151n profilinin diiz
olmadig1 durumlarda sagilma katkisi yanlis hesaplanabilir.

e Higcbir blok konturu diger bloklar ile iist iiste binemez. Eger binen bolge var ise
bu bolgelerdeki sagilma algoritma tarafindan iki kez dikkate alinir.

e Ortamda alan ile sinirlandirilmis bolgenin disinda homojen sagilma vardir. Bu
yiizden eger doz hesaplama bolgesi hastanin vertikal siniriin kenarina dogru ise sagilma bu

noktada doku kayb1 yliziinden tahmin edilen degerin tizerindedir.

Convolution Algoritmasi

Mackie ve ark. (19) tarafindan ilk kez tanimlanan Convolution algoritmasi (Fast
Fourier Transform Convolution), kartezyen koordinat sistemine yerlestirilmis ve gridlere
boliinmiis bir kiirede belirli noktalardaki kernellerin biraktiklar1 enerji-TERMA (Total Energy
Released per unit MAss) nin dozu olusturmasi esasina dayanir.

Kartezyen koordinatindaki kiireden 6rneklenen ve interpole edilen kerneller etkilesim
noktasinda veya yakinindaki enerji degerlerine karsilik gelir. Convolution algoritmasina gore
hesaplama alanina komsu alanlardan gelen sagilmanin etkisi ihmal edildigi takdirde dozun
yanlis oldugunu hesaplama sonuglar1 gostermistir. Bu nedenle 3B voliimde bir noktadaki doza
tim sagilmalarin dahil edilebilmesi i¢in Convolution algoritmasi tedavi voliimiinden daha
biiyiik bir voliimde hesaplama yapar. XiO planlama sisteminde bu voliim yaklasik 30 cm ileri,

5 cm geri yonde ve yanlarda alan biiyiikliigiiniin iki kat1 kadar olacak sekildedir.
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Superposition Algoritmasi

XiO Superposition algoritmasi “collepsed cone” doz hesaplama metodunun bir
uyarlamasidir (22). Convolution algoritmasinda oldugu gibi Superposition algoritmasinda da
ortamda olusan etkilesimlerin birim elementi olan enerji kernelleri Monte Carlo yontemi ile
hesaplanir. Monte Carlo yonteminde 60 cm ¢apinda kiiresel su fantomu igerisinde fotonlarin
tiim ihtimal etkilesimlerinin simiilasyonu temel alinir. Milyonlarca bu tarz asamalar i¢in

depolanan enerji verileri (TERMA) smiflandirilir ve toplam doz dagilimi olarak gosterilir.

TERMA Kernel Dose

Sekil 6. Convolution doz birikimi (25)

Radyasyon tedavisi i¢in Convolution ve Superposition algoritmalar1 kullanilarak 3B
doz hesaplamalar1 bir¢ok arastirmaci tarafindan arastirilmistir (20,21,23,24). Olgiim temelli
algoritmalarin aksine Convolution ve Superposition algoritmalari;

e Primer ve sekonder radyasyonun hasta igindeki hareketlerini,

e Isin yogunlugunun hasta cildi boyunca degisimini,

e Doku inhomojenitesinin doza etkisini,

e Ve blok ile veya MLC ile diizensiz olarak sekillendirilmis alanlarin doza olan etkisini
hesaba katar.

Convolution ve Superposition algoritmalar1 arasindaki en belirgin fark kernellerin
gosterimi ve doz birikimidir. Convolution kernelleri kartezyen koordinatinda degismez
konumdadirlar ve farkl1 elektron yogunluk degerleri ile degisirler. Iki algoritma arasindaki en
belirgin fark ise inhomojen ortam varliginda Convolution algoritmasinin, Superposition

algoritmasi kadar dogru doz hesaplayamamasidir (25).

13



Tablo 2. Convolution ve Superposition algoritmalarim karsilastirilmasi (25)

Ak1 hesaplamasi Ayni
(Spektrum ve parametreler)

TERMA hesaplamasi Ayni
Kernel hesaplamasi Farkl
Doz birikimi Farkli
Elektron kontaminasyon doz hesab1 Ayni
Monitor unit hesab1 Ayni

Fast Superposition Algoritmasi

Superposition algoritmasinin dozu hesaplamasi sirasinda ¢ok fazla sayida hesaplama
noktas1 gerekir. Bu da soz konusu gerekli volimdeki tim doz katkilarinin hesaba
katilabilmesi i¢in onemli bir hesaplama zamani gerektirir. Fast superpositon algoritmasinda
voliimdeki tiim hesaplama noktalar1 yerine belirli noktalarin secilmesi ile algoritmanin
hesaplama siiresi kisaltilabilir. Kii¢iik dogruluk kayiplarina mal olan hizli moddaki Fast
Superposition algoritmasi standart Superposition hesaplamasi ile karsilastirildiginda yaklasik
2,5 kat daha hizlidir. Ozellikle belirli klinik durumlar igin Fast Superposition’daki dozlar ve
monitor unit degerleri Superposition algoritmasindaki dozlardan %1-2 oraninda daha az
dogruluk verir (17).

Calismamizda Fast Superposition algoritmasi Superposition algoritmasi ile ayni kabul
edilerek degerlendirmeye alinmamuistir.

Tedavi planlama sistemlerinin kalite kontrollerinde 06zellikle inhomojen ortam
varhiginda sistem algoritmalarinin kullanici tarafindan kontrol edildikten sonra kullanima
alinmasi birgok rapor ile tavsiye edilmektedir (26,27,28). Isin huzmelerinin homojen ortam
icindeki doz dagilimlarinda hesaplanan doz ile Olgiilen doz arasindaki farklilik %2-3
degerlerinde kabul edilirken inhomojen ortam varliginda %7’ye kadar ¢ikmaktadir.

Amerikan Fizik Dernegi’nin 1998 yilinda yayimladigi RT tedavi planlamas: icin kalite
kontrol (AAPM Task Group 53) raporunda inhomojen ortam varliginin 3B’lu olarak
incelendigi doz dagilimlarinda huzme igerisinde seg¢ilen noktalardaki hesaplanan ile 6lgiilen
dozlar arasindaki fark i¢in kabul kriterini %7 olarak vermistir (26).

Uluslararas1 Atom Enerji Ajansinin TPS kabul testleri ile ilgili yayinlanan raporunda
(IAEA-TECDOC-1583) rando fantomda akciger tedavi planina benzer test alanlarinda 1sin
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huzmesi igindeki noktalarda hesaplanan ile dl¢iilen doz degerleri arasindaki kabul kriteri %4
olarak alinmistir (27).

Venslaar ve ark. yaptigi c¢alismada tedavi planlama sistemlerindeki foton doz
dagilimlarinda kabul kriterleri arastirilmistir. Huzme igerisindeki inhomojen ortam varligini
kompleks geometri olarak tanimlamis, bu gibi tedavi planlari i¢in hesaplanan ile dlgiilen doz
degerleri arasindaki tolerans kriterini %3 olarak tavsiye etmiglerdir (28).

S6z konusu rapor ve vyaymlar referans alindiginda foton huzmesi igerisine
yerlestirilmis inhomojen ortam varliginin oldugu ¢alismamizdaki tim planlamalarda kabul

kriteri %5 alinmustir.
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GEREC VE YONTEMLER

Bu c¢alismada; doku yogunlugu agisindan inhomojen yapiya sahip torakal bolge
RT’sinde, belirledigimiz enerjiler ve alan biiyiikliikleri icin XiO TPS’deki foton algoritmalari
ile hesaplanan doz dagilimlarinin degerlendirilmesi ve karsilastirilmas: amact ile; doku
esdegeri malzeme kullanilarak {retilen insan bi¢cimli rando fantom kullanildi. Kesitsel
goriintlileri BT cihaz1 ile alman rando fantomun planlamasi TPS’de yapilarak Lineer
hizlandiricida 1sinlandi. Gergek doz 6l¢iimii i¢in kullanilan LiF TLD ¢iplerinin kalibrasyonu
Cirus Co-60 Teleterapi cihazinda yapildi. Isinlamadan sonra TLD g¢iplerinin okunmasi ve
tekrar kullanilabilmesi i¢in Harshaw 3500 TLD okuyucu ve Harshaw 3500 firin kullanildi.

Lineer Hizlandirici

Elekta marka Synergy Platform model lineer akselerator cihazi 6 ve 15 MV foton ile
6, 10, 12, 15 MeV enerji seviyelerinde elektron demetlerine sahip bir lineer hizlandiricidir.
Maksimum doz derinligi 6 MV foton 1sinlar1 igin 1,5 cm, 15 MV foton 1sinlari i¢in 2.7 cm’dir.
Foton 1sinlar1 i¢in SSD=100 cm’de alan boyutu 40x40 cm?’dir. Kolimatdr yapisinda simetrik
ve asimetrik hareket edebilen X1, X2 ve Y1, Y2 ¢eneleri meveuttur. 1°den 60°ye kadar her
acida kullanilabilen motorize wedge’e sahiptir. Motorize wedge Y c¢eneleri yoniinde ve
cenelerden bagimsiz hareket edecek sekilde konumlanmaistir. 1’er cm’lik olmak iizere her iki
cenede bagimsiz olarak hareket edebilen 40’ar adet Multileaf Collimators (MLC) liflerine
sahiptir.
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Sekil 7. Elekta Synergy Platform lineer akselerator cihaz

Cirus Co-60 Teleterapi Cihaz1

Cirus, Co-60 radyoaktif kaynagini kullanan bir teleterapi tinitesidir.

Co0-60 kaynagi, kararli Co-59’un reaktdrde ndtronlar ile bombardimani sonucu elde
edilmektedir. Niikleer reaksiyon s9Co(n,y)s0Co seklinde gosterilmektedir.

s0Co kaynagi, B parcacigl (Enax=0.32MeV) ile enerjileri 1.17MeV ve 1.32MeV olan
iki adet foton yayarak gNi’a doniismektedir. vy 1sinlar1 tedavide kullanilmakta, B 1sinlari ise
girginlik kabiliyetine sahip olmadigindan hastaya ulagsmadan kaynak etrafindaki koruyucu
tabaka tarafindan tutulmaktadir. Co-60 radyoaktif kaynaginin enerjisi 1.25 MeV kabul edilir,
bu 2 cm yarigapli radyoaktif kaynagin yayinladigi y (gamma) 1sinlarinin ortalama enerjisidir.
Yarilanma omrii 5.26 yildir. Maksimum doz derinligi 0.5cm’dir. Maksimum alan biiytikligi

SSD=80 cm’de 32x32 cm? dir. Simetrik hareket edebilen X ve Y cenelerine sahiptir.

Sekil 8. Cirus Co-60 Teleterapi cihaz1
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Bilgisayarh Tomografi Cihaz1

Bilgisayarli tomografi (BT) kolime edilmis X 151m1 demetlerini kullanarak hastanin
kesitsel goriintiilerini olusturan goriintiileme yontemidir. X-1sinlarmin hastay1 gegen kismi, X-
1511 tiipiinlin karsisinda bulunan dedektorler tarafindan saptanarak goriintiiye doniistiiriiliir.
Olusturulan bu goriintiiler planlama sistemine DICOM araciligi ile aktarilir. Saniyede 4 kesit
goriintii alabilen Toshiba marka Asteion S4 model BT cihazinda elde edilen goriintiilerin HU
degerlerine karsilik elektron yogunlugu degerleri hesaplatilmis ve TPS’inde kullanilmak iizere
sisteme aktarilmistir. Elde edilen bu kalibrasyon egrisi ile TPS’inde 6zellikle inhomojen

yapilarda doz dagilimlarinin gercege daha yakin hesaplamasina olanak saglanir.

=

Asteian ome

Sekil 9. Toshiba Asteion S4 bilgisayarh tomografi (BT) cihaz

Tedavi Planlama Sistemi

XiO CMS marka 4.6 versiyon planlama sistemi (Computerized Medical Systems, St.
Lous, MO, USA) iki boyutlu, 3B ve IMRT planlama 6zelliklerine sahip olan kombine bir
TPS’dir. Iki boyutlu olarak ortogonal film bilgileri ile planlama yapilmasinin yani sira BT
goriintiilerinden yararlanilarak 3B olarak planlama yapabilmektedir. Sisteme goriintiiler
DICOM baglantisi ile aktarilir. Foton 1ginlamalar1 i¢in Clarkson, Convolution, Superposition
ve Fastsuperposition algoritmalarini, elektron demetleri i¢in ise Pencil Beam algoritmasini

doz hesaplamasinda kullanmaktadir. Organlarin doz voliim histogramlarini verebilmektedir.
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Sekil 10. CMS XiO tedavi planlama sistemi

Alderson Rando Fantom

Alderson rando fantom, doku esdegeri malzeme kullanilarak ICRU-44 standartlarina
uygun olarak iiretilen insan bi¢imli fantomdur. Bu fantom gercek insan boyutlarin sahip olup
fantomdaki yumusak doku, kemik ve akcigerler gercek yogunluklarina esdegerdedirler.

Fantomda akciger yogunlugu 0.3 gr/cc 0zgiil agirliginda kopiik fantomla saglanirken
yumusak dokular sentetik bir madde olan 1s1 ile sertlestirilen rando plastiktir. Kemik yapilar
icin ise gergek insan kemikleri kullanilmistir. Fantomun her bir kesitinde i¢indeki pimler
cikarildiginda yerine TLD konulabilen 3x3 cm?lik araliklarla olusturulmus 5-6 mm capinda
bosluklar mevcuttur. Bu bosluklar iclerine TLD konularak absorbe dozun 6l¢iilmesine olanak
saglar.

Bu ¢alismada kullanilan Alderson rando fantom 2.5 cm kalinhiginda 34 adet yatay

kesitten olusmaktadir. Kullanilan erkek fantomun kol ve bacaklar1 yoktur.

Sekil 11. Alderson Rando Fantom
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Termoliiminesans Dozimetri Sistemi

Bir atomun elektronik enerji diizeyleri gz oniine alindiginda en dolu bant valans
bandi ve en az dolu bant ise iletkenlik bandidir. Bazi inorganik maddeler bu iki bant arasinda
birka¢ eV’luk yasak enerji bolgesi igermektedir. Valans bandindaki elektronlar yeterli enerji
alarak iletkenlik bandina gecebilirler. Boylece valans bandinda “pozitif delik” adi verilen bir
bosluk meydana gelir. Elektronlar bulunduklar1 enerji bantlarinda bagimsiz olarak hareket
edebilirler. Bu sdylenenler kusursuz inorganik kristaller i¢in gecerlidir. Pratikte kristal i¢inde
bulunan kirlilik ve kusurlardan dolay1 enerji bandinda degismeler meydana gelebilir. Bu
degismeler yasak enerji araliginda “tuzak” adi verilen lokal enerji diizeyleri meydana getirir.

Termoliiminesans olayinin prensibi sekil (12)’de gosterildigi gibidir.

A
Netkenlik

bandi

|

Yasak bilge ! U-vn— Tuzak
[
1

Valans

band

Kristalin Enerji Dilzeyleri

e R IR
Elektronlar - - |- CL

Sekil 12. Termoliiminesans olay1

Boyle kristaller 1sinlandiginda valans bandindaki elektronlar enerji alirlar ve bir kismi
bu enerjinin yardimi ile iletkenlik bandina dogru hareket ederler. Yani valans bandinda
bosluklar, iletkenlik bandinda elektronlar olusur. Elektronlar ve bosluklarin bir kism1 yeniden
birlesebilirler. Fakat bir kismi tuzaklara yakalanabilir. Kristal 1sitilarak tuzaga yakalanan
elektrona yeterli enerji verilirse, elektron bu tuzaktan kurtulup iletkenlik bandina geger. Bu
durumda iletkenlik bandina cikan elektron ya tekrar geri doner veya iletkenlik bandinda
hareket ederek valans bandma diiser. Bu geg¢isler bir goriiniir foton yayinlayarak meydana
geliyorsa bu olaya “termoliiminesans” denir. Kristal i¢ine yabanci madde ilave ederek tuzak
sayisi arttirilabilir. Birgok termolminesans dozimetre (TLD) bu tiir tuzaklar igerir. Yayinlanan
foton siddeti, tuzaklarda yakalanmis elektron sayisi ve dolayisiyla kristal tarafindan absorbe

edilen radyasyon dozuyla orantilidir (12).
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Termoliiminesans Dozimetriler doku esdegeri (dokunun atom numarasina ¢ok yakin
olmalar1), radyasyona duyarliliklarinin yiiksek olmasi, dedektor boyutlarinin kiigiik olmasi,
genis bir doz aralifinda cevaplarin lineer olmasi, doz hizindan bagimsiz olmasi ve tekrar
kullanilabilir olmalar1 gibi 6zelliklere sahiptirler. TLD dozimetriler ¢ok fakli amaglar i¢in
kullanilmak iizere piyasaya farkli tiplerde sunulmuslardir. Bunlar rod, ¢ip, toz seklinde

bulunabilirler. Calismamizda ¢ip seklinde TLD kullanilmistir.

Harshaw Thermo 3500 Termoliiminesans Dozimetri Okuyucu ve Winrems
Yazilim

Bu ¢alismada kullanilan TLD’lerin okunmasinda kullanilan okuyucu Harshaw Thermo
3500 TLD okuyucu olup, TLD’lerin okunmasi i¢in 6zel olarak hazirlanan bir program olan
WinRems’in yiiklii oldugu bir bilgisayar araciligi ile ¢alismaktadir. WinRems okuyucudan
aldig1 sinyaller araciligi ile tiim TLD okumalarina ait doz degerlerini ve 1s1ma egrilerini

olusturup analiz eden ve bunlar1 bilgisayar hafizasina kaydedebilen bir programdir.

Sekil 13. Harshaw Thermo 3500 Termoliiminesans Dozimetri okuyucu

Harshaw 3500 Firin

Biitiin  kristaller, sicakliga bagli olarak termoliiminesans ozelliklerinde bazi
degisiklikler gosterirler. Radyasyona karsi duyarliliklarini arttirmak ve biitiin tuzaklarinm
bosaltarak tekrar kullanilmalarin1 saglamak icin kristallerin firmmlanmalar1 zorunludur.
Firinlama islemi, 1sinlamadan Once sonra olmak iizere iki tiirliidiir. Kristal 1ginlamadan 6nce:
radyasyona duyarliligl arttirmak, 1sinlamadan sonra: (okumaya ge¢cmeden Once) istenmeyen

TLD sinyallerini ortadan kaldirmak i¢in firinlanir.
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Bu calismada kullanilan Harshaw firmim sicakligi 400 °C’ye kadar ¢ikabilir. Tavlama
icin TLD cipleri 400 °C’de 1 saat bekletilir. Firinlama kabi 120 ¢ip veya rod alabilmektedir.

Sekil 14. Harshaw firin

Harshaw Lityum Florid (LiF) Termoliiminesans Dozimetri Cipleri

Radyoterapide en ¢ok kullanilan TL (termoliiminesans) malzemeler magnezyum ve
titanyumla ilave edilmis lityum florit; LiF:Mg,Ti, LiF;Mg,Cu,P(GR-200A), lityum borat
(Li2B4O7) ve kalsiyum florittir (CaF,). Bu dozimetreler resimde giildiigii gibi (soldan saga)
rod , toz ve ¢ip seklinde olabilirler.

Sekil 15. Lityum Florid (LiF) Termoliiminesans Dozimetri rod, toz ve ¢ip

GR-200A TLD’leri LiF:MgTi’dan 30 kez daha hassastirlar. Genis bir doz araliginda
(0-18 Gy) lineerdirler. 10 Gy’e kadar olan diisiik dozlar1 dlcebildikleri icin bu dozimetrelerle

hastada alan dis1 doz 6l¢iimleri, ¢evresel ve radyolojik dozimetri yapilabilir (29).
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Bu calismada kullanilan TLD ¢ipleri 3.7x3.7x0.9 mm?® boyutlarindadir.
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Sekil 16. Termoliiminesans Dozimetri ¢ipleri

Yontem

Bu ¢alismada Trakya Universitesi Radyasyon Onkolojisi A.D.’inda bulunan Elekta
marka Synergy Platform model lineer hizlandirici cihazinda 6 ve 15 MV X igimlan
kullanilarak 7x7 , 12x12 ve 15x15 cm? tedavi alan boyutlarinda, AP-PA ve oblik olarak tedavi
planlar1 yapildi. Bu planlamalar CMS marka XiO model planlama sisteminde kullanilan {i¢
farkli hesaplama algoritmas: i¢in ayr1 ayri hesaplatildi. Aym1 kosullar kullanilarak rando
fantomun merkezi kesitinde belirlenen 7 noktaya TLD’ler yerlestirilerek her plan i¢in TLD
Olgimii sonucundan elde edilen dozlar ile farkli algoritmalarla hesaplanan dozlar

karsilastirildi. Yapilan islemler sirasiyla asagida verilmistir.

Termoliiminesans Dozimetrilerin Gruplanmasi

120 adet TLD ¢ipinin kalibrasyonu Co0-60 cihazinda yapildi. TLD ¢iplerini kendi
aralarinda dengeli hale getirebilmek amaci ile su esdegeri kat1 fantomda, 20x20 cm? alan
boyutunda, 2 cm derinlikte, SSD=80 cm olacak sekilde 100 ¢Gy doza karsilik gelecek siirede
isinlandi. TLD ¢iplerinin altina da geri sagilma etkisini olusturabilmek amaci ile 10 cm
kalinliginda su esdegeri kat1 fantom konuldu. Isinlama &ncesi tim TLD’ler 100 °C’de 1
dakika firinlandi. Harshaw Thermo 3500 TLD okuyucusunda isinlanan TLD c¢ipleri tek tek
okundu. Okuma islemi tamamlanan TLD’lere 400 °C’de 1 saat firmlama islemi yapilarak
sontimlenmeleri saglandi. Bu islemler 10 kez tekrarlandiktan sonra % 2’lik varyasyon ile
birbirine yakin degerler veren 21 TLD ayrilarak her grupta 3 TLD olacak sekilde 7 grup
olusturuldu. 3 TLD’li bir grup ise kalibrasyon grubu olarak ayrildi. Bu islemler 6ncesinde her

bir TLD tek tek isimlendirilerek (1A, 1B, 2A, 3C.....gibi) karismalar1 engellendi.
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Rando Fantomun Bilgisayarli Tomografisinin Cekilmesi ve Konturlama islemi

Rando fantomun klinigimizde bulunan, HU (Hunsfield unit) kalibrasyonu yapilmis
Toshiba marka BT cihazi ile goriintiileri alindi. Rando fantomun BT’si ¢ekilmeden 6nce
belirledigimiz bir kesitinde medial ve laterallere kursun bilyeler yapistirilarak (daha sonra set-
up icin referans almak iizere), 3 mm araliklarla enine kesitlerdeki goriintiileri alindi. Bu
goriintiiler rando fantomun konturlanabilmesi i¢in Focal Sim konturlama sistemine aktarildi.

Burada sag ve sol akciger, medulla spinalis, kalp ve karina konturlandi.

<
—

Sekil 17. Tedavi planlama sisteminde konturlanan rando fantomun goriintiisii

Tedavi Planlama

Rando fantomun Focal Sim’de konturlanan goriintiileri tedavi planlamasi i¢in CMS
marka XiO model 3B tedavi planlama bilgisayarina aktarildi. Rando fantomun sag akcigerini
ve biiyiik alanlarda mediasteni de i¢ine alacak sekilde 7x7 , 12x12 ve 15x15 cm? alanlarda
GA=0° ve GA=180"den AP-PA iki alan agilarak izosantrik tedavi teknigi ile 6n ve arka
alanlardan alan basina MU=50 olacak sekilde planlandi. Bu planlamalar, her alan igin
Clarkson, Convolution, Superposition algoritmalari ile ayr1 ayr1 doz dagilimlar1 hesaplatildi.

Klinigimizde akciger boost planlamalar1 genellikle oblik alanlarda yapildigindan yine 7x7,
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12x12 ve 15x15cm* alanlar kullamlarak 6n oblik GA=15 ve arka oblik GA=195" olan
izosantrik tedavi teknigi kullanilarak on ve arka oblik alanlarin alan basina 50 MU verilecek
sekilde planlandi. Bu planlamalarda da her alan i¢in tiim algoritmalarda doz dagilimlar
hesaplatildi. Bu islemler enerji bagimlilig1 agisindan da degerlendirilmek istendiginden 6 ve

15 MV enerjisindeki her iki X 15101 i¢inde tiim planlamalar tekrarlandi.

Lineer Hizlandiricida Isinlama

Rando fantoma ait bilgiler bilgisayar agi araciligi ile TPS’ne aktarildi ve her bir
planlama ig¢in izosantr olusturuldu. 6 ve 15 MV X 1sm1 enerjileri i¢in 7x7, 12x12 ve 15x15
cm? alanlarda AP-PA ve oblik planlamalar, MU siireleri 50 olacak sekilde hesaplatildi. MU
stiresinin her bir planlama ve 1sinlama kosullari i¢in sabit tutulmasi ile sadece algoritmanin
doz dagilimina etkisinin gozlenmesi amaglandi. Lineer hizlandirict cihazinda ise yine her iki
enerji, AP-PA ve oblik olmak tizere iki farkli set-up’ta tiim alan boyutlar1 i¢in 7 farkli noktaya
yerlestirilen TLD’ler alan basina 50 MU olacak sekilde 1sinlandi.

Her iki enerji, tiim alan boyutlar1 ve iki farkli set-up’ta 1ginlanan 7 fakli noktadaki
TLD’lerden 6lgiilen doz degerleri ile ayn1 kosullarda ve ayni noktalarda TPS’inde hesaplatilan
doz degerleri karsilagtirildi.

Sekil 18. Merkezi kesitte belirlenen 7 adet TLD noktasi
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BULGULAR

Rando fantomda, 6rnek olarak AP-PA ve oblik planlama yapilarak, 6 MV enerji ile

kiiciik alanda (7x7 cm?), ii¢ farkli hesaplama algoritmasi kullamlarak elde edilen doz

dagilimlar1 Sekil 19 ve 20’de verilmistir.

izodoz
Degerleri

(cGy)
110

95
90

Sekil 19. AP-PA plan, 6 MV enerji, 7x7 cm? alan icin merkezi Kesitte Clarkson (a),
Convolution (b) ve Superposition (c) algoritmalarma gore TPS’de hesaplatilan
doz dagilim
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izodoz
Degerleri

(cGy)
110

Sekil 20. Oblik plan, 6 MV enerji, 7x7 cm? alan icin merkezi Kkesitte Clarkson (a),
Convolution (b) ve Superposition (c) algoritmalarina gore TPS’de
hesaplatilan doz dagilim

% 5 UZERI DEVIASYON SAYISI VE BUYUKLUKLERI

Parankim I¢i Noktalarda

AP-PA 1sinlama: Parankim i¢i dort noktada (B, D, E ve G) TLD referans olglimleri
ile algoritmalarda hesaplanan dozlar arasindaki %5 iizeri deviasyon sayisina bakildiginda
(Tablo 3 ); Superposition algoritmasinda hi¢ bir alan ve enerji de %5 {izeri deviasyon
saptanmazken, Clarkson ve Convolution algoritmalarinda alan ve enerji kiiglildiikge %5 tizeri
deviasyan gosteren nokta sayisinin arttig1 gozlenmistir.

Parankim i¢i noktalarda, ti¢ farkli algoritma igin farkli enerji ve alan biiytikliiklerinde
goriilen % deviasyon biiytikliikleri incelendiginde (Tablo 4); her ii¢ algoritmada da alan
kiiciildiikce deviasyon biiyiikligi artmigtir. Superposition algoritmasi igin bu deger
maksimum %4.2 iken, diger iki algoritma i¢in maksimum %10’lar civarindadir. Enerji

farkliliginin deviasyon biiytikliigiine etkisi gozlenmemistir.
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Tablo 3. AP-PA isinlama, parankim ici dort noktada, ii¢ farkh algoritma i¢in farkh

enerji ve alan biiyiikliiklerinde %5 iizeri deviasyon sayisi

AP/PA
1sinlama ) ) 2 9 2 9
X7 cm 12x12 cm” || 15x15 cm X7 cm 12x12 cm” || 15x15 cm
4 1
4 2

NN
KN
() I KN N

Tablo 4. AP-PA 1sinlama, parankim ici dort noktada, ii¢ farkh algoritma i¢in farkh

o |«
BN

enerji ve alan biiyiikliiklerinde goriillen % deviasyon bityiikliikleri

% deviasyon minimum — maksimum
1sinlama
m 12x12 cm? | 15x15 cm? || 7x7 cm? | 12x12 cm? || 15x15 cm?

m 5.3-8.9 5.7-7.3 2.5-4.6 5.7-10.2 41-5.1 3.9-4.8
conoiuion | 53107 | ses | ae72 | se104 | asas | azss
Superposition || 0.5-4.2 2.1-3.6 -0.6-1.3 0.9-2.2 1.1-2.3 1.3-1.9

Oblik 1s1nlama: Parankim i¢i dort noktada TLD referans ol¢iimleri ile algoritmalarda

hesaplanan dozlar arasindaki %35 ftzeri deviasyon sayisina bakildiginda (Tablo 5);
Superposition algoritmasinda hi¢ bir alan ve enerji de %S5 tzeri deviasyon saptanmazken,
Clarkson ve Convolution algoritmalarinda disiik enerji de alan boyutu etkisi gdzlenmez iken
biiyiikk enerji de alan kiiciildiikge %S5 iizeri deviasyan gosteren nokta sayisinin arttig
gozlenmistir.

Parankim i¢i noktalarda, ti¢ farkli algoritma igin farkli enerji ve alan biiytikliiklerinde
goriilen % deviasyon biiyiikliikleri incelendiginde (Tablo 6); Superposition algoritmasi igin

alan ve enerji degisiminin etkisi gézlenmez iken (maksimum deviasyon %3.6), diger iki
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algoritmada sadece yiiksek enerjide alan kiicilildiikge deviasyon biiyiikliigiinin arttig
gozlenmistir (maksimum %10.5). Enerji farkliliginin deviasyon biiytikliigline etkisi

gozlenmemistir.

Tablo 5. Oblik 1s1nlama, parankim ici dort noktada, ii¢c farkh algoritma i¢in farklh enerji

ve alan biiyiikliiklerinde %S5 iizeri deviasyon sayisi

Oblik
1sinlama ) 9 9 9 9 2
X7 cm 12x12 cm” | 15x15 cm X7 cm 12x12 cm” || 15x15 cm

I I N N B I
(2 I I R N N
I N A B B

Tablo 6. Oblik 1sinlama, parankim ici dort noktada, ii¢ farkh algoritma i¢in farkh enerji

ve alan biiyiikliiklerinde goriilen % deviasyon biiyiikliikleri

% deviasyon minimum — maksimum
1sinlama
m 12x12 cm? || 15x15 cm? m 12x12 cm? || 15x15 cm?

m 4.9-8.2 4.8-6.3 4.9-6.2 6.2-10.5 4.4-6.3 4.7-5.8
W 4.6-9.5 4.5-7.4 4.9-8.3 5.6-10.4 3.8-5.8 4.6-6.5
Superposition || 1.6-3.6 1.5-1.9 1.8-2.2 1.7-2.2 0.9-2.5 1.6-2.3

Parankim Dis1 Noktalarda
AP-PA 1simmlama: Parankim dis1 ii¢ noktada (A, C ve F) TLD referans ol¢iimleri ile
algoritmalarda hesaplanan dozlar arasindaki % 5 iizeri deviasyon sayisina bakildiginda (Tablo

7), hig bir algoritmada %S5 tizeri deviasyon gézlenmemistir.
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Ug farklr algoritma igin farkl1 enerji ve alan biiyiikliiklerinde goriilen yiizde deviasyon
biiytikliikleri incelendiginde (Tablo 8), her ii¢ algoritmada da alan ve enerji degisiminin
deviasyon biiyiikliigline etkisi olmadigi ve algoritmalar arasinda da fark olmadig

izlenmektedir.

Tablo 7. AP-PA 1sinlama, parankim dis1 ii¢ noktada, ii¢ farkh algoritma i¢in farkh

enerji ve alan biiyiikliiklerinde %S5 iizeri deviasyon sayisi

AP/PA
1sinlama 5 ) ) 2 2 ’
X7 cm 12x12 cm” || 15x15 cm X7 cm 12x12 cm” || 15x15 cm

IECEEN I I B O
) I I N I B
EE I I B O

Tablo 8. AP-PA isinlama, parankim disi ii¢ noktada, ii¢ farklh algoritma icin farkh

enerji ve alan biiyiikliiklerinde goriilen % deviasyon bityiikliikleri

% deviasyon minimum — maksimum
APIPA 6 MV 15 MV
1sinlama
m 12x12 cm? | 15x15 cm? || 7x7 cm? | 12x12 cm? || 15x15 cm?

m 0.8-2.7 0.7-3.6 -1.3-4.2 -2.2-3 m -0.1-2.7
M 1.3-2.4 0.6-4.4 -1.5-3 -2.8-3.5 14-3.1 -0.9-2.5
Superposition || 0.2-2.3 -0.4-1.6 -2.7-2.1 -3-0.5 -0.8-1 -4.9-0.6

Oblik 1sinlama: Parankim dis1 noktalarda TLD referans o6lgtimleri ile algoritmalarda
hesaplanan dozlar arasindaki %5 {izeri deviasyon sayisina bakildiginda (Tablo 9); sadece
yiiksek enerji ve biiyiik alanda Clarkson da iki, Convolution da ise bir noktada %5 tizeri

deviasyon gozlenmistir. Superposition da hi¢cbir noktada % 5 iizeri deviasyon saptanmamustir.
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Ug farkli algoritma igin farkli enerji ve alan biiyiikliiklerinde gériilen % deviasyon
biiytiklikkleri incelendiginde (Tablo 10); Superposition algoritmasi i¢in alan ve enerji
degisiminin etkisi gozlenmez iken (maksimum deviasyon %3.6), diger iki algoritmada
maksimum deviasyonun (%7’ler civar1) yiikksek enerji ve biiyiik alanda ortaya c¢iktigi

gozlenmistir.

Tablo 9. Oblik 1s1nlama, Parankim disi ii¢ noktada, ii¢ farkh algoritma i¢in farkh enerji

ve alan biiyiikliiklerinde %5 iizeri deviasyon sayisi

Oblik
1sinlama 9 ) 9 9 ) 9
X7 cm 12x12 cm” | 15x15 cm X7 cm 12x12 cm® || 15x15 cm
1 2
1

I I N B B
[ I I N I
EE I N K B

Tablo 10. Oblik 1sinlama, Parankim disi ii¢ noktada, ii¢ farkh algoritma icin farkh

enerji ve alan biiyiikliiklerinde goriilen % deviasyon biiyiikliikleri

% deviasyon minimum — maksimum
1sinlama
m 12x12 em? || 15x15 cm? || 7x7 cm? | 12x12 cm? || 15x15 cm?

m -1.5-3.1 3-5.6 3.4-4.6 1.2-4.3 2.4-4.6 2.9-7.2
W 0.1-1.4 2.8-3.6 3.1-34 1.2-2.1 1.7-3.2 2.4-6.7
Superposition || -1.4-2.3 1.7-3.6 1.3-1.9 -1.6-1.9 -1.5-1.8 0.7-2.3

Deviasyon Y onii
Parankim i¢i noktalarda; algoritmalar ile hesaplanan dozlarin TLD o6l¢iim dozlarina

gore bir iki istisna disinda nerdeyse tiim noktalarda daha yiiksek oldugu goriilmiistiir.
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Convolution ve Clarkson’da bu deviasyon maksimum %10’lar civarinda iken Superposition
algoritmasinda maksimum %4.2’dir (Sekil 21, Sekil 22).
Parankim dis1 noktalarda ise deviasyonun oOzellikle AP-PA i1sinlamada iki yonli

oldugu (6l¢iilen degerlerin altinda ve listiinde) izlenmistir.
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2 h 4
-4 -6
A B C D E F G A B C D E F G
IE #Clarkson B Convolution A Superposition #Clarkson M Convolution 4 Superposition

Sekil 21. AP-PA planlama a) 6 MV 7x7cm? b) 15 MV 7x7cm? ¢) 6 MV 12x12cm? d) 15
MV 12x12cm? €) 6 MV 15x15 cm? f) 15 MV 15x15 cm? alanlar i¢in merkezi
kesitte farkh algoritmalar ile hesaplanan dozlarmm TLD dlciimlerine gore
yiizde farklarn
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OBLIK PLANLAMA
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Sekil 22. Oblik planlama a) 6 MV 7x7cm? b) 15 MV 7x7cm? ¢) 6 MV 12x12cm? d) 15 MV
12x12cm? €) 6 MV 15x15 cm? f) 15 MV 15x15 cm? alanlar i¢in merkezi Kesitte
farkh algoritmalar ile hesaplanan dozlarim TLD él¢iimlerine gore yiizde
farklar

Superposition algoritmasinin AP-PA 1sinlama ile biiyiik alanda Clarkson algoritmasina
avantaj1 saptanmamustir. Biiyilik alanda hi¢ bir noktada %S5 tizeri deviasyon, her iki algoritma
i¢cin gézlenmemistir.

Enerji ve alan kiciildiik¢e o6zellikle AP-PA planlamada Superposition algoritmasinin

avantaj1 daha belirginlesmektedir.
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Parankim i¢i noktalar i¢in enerji farkliliginin deviasyon biiyiikligline etkisi

gozlenmemistir.
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TARTISMA

Calismamizda, Superposition algoritmasinda hi¢ bir alan ve enerji de %5 fizeri
deviasyon saptanmazken, Clarkson ve Convolution algoritmalarinda alan ve enerji
kiiciildiikge %5 tizeri deviasyan gdsteren nokta sayisi artmistir. Enerji ve alan kiigiildiikge
ozellikle AP-PA  planlamada Superposition algoritmasinin  avantaji daha da
belirginlesmektedir. Maksimum deviasyonlarin %10.5’1ar civarinda oldugu ve bu degerlerin
yalnizca Convolution ve Clarkson algoritmalarinda gézlendigi saptanmistir. Genellikle enerji
degisiminden ¢ok alan biiyiikliiglinden daha fazla etkilendigi sonucuna varilmistir. Parankim
i¢i noktalar i¢in enerji farkliliginin deviasyon biiyiikliigiine etkisi gozlenmemistir.

Engelsman ve ark. tarafindan akciger fantomu merkezine 5 cm’lik solid sferik timor
yerlestirilerek akciger dokusunda ve PTV’de {i¢ farkli inhomojenite diizeltme algoritmasi
(pencil beam-PB+1D, modifiye Batho-MB, equivalent path length-EPL) kullanilarak doz
hesabi yapmislardir. Hesaplanan dozlar radyografik film ve iyon odasi kullanilarak olgiilen
dozlar ile karsilastirilmig, varyasyonun ICRU referans noktasinda maksimum %3.5 kadar
oldugu ve bu doz deviasyonlarinin PTV’de o6zellikle yiiksek enerjilerde %20’ye kadar
ulasabilen doz diistisleri ile sonug¢lanabilecegini rapor etmislerdir. Akciger dokusunda merkezi
eksende Olciilen dozlar ile karsilastirildiginda, kullanilan ii¢ algoritmanin da daha yiiksek doz
tahmini ile sonuclandigini bildirmislerdir. EPL i¢cin ICRU referans noktasinda en yliksek
%3.5 deviasyon gozlenirken akciger merkezi ekseninde %10’lara ulasan deviasyon
gozlemislerdir. MB igin ise bu degerlerin %3 ve %5 arasinda, PB +1D igin ise enerji diizeyine

bagli olarak %1 ve %6.5 arasinda degistigini rapor etmislerdir (30). Bizim sonuglarimiza

35



benzer olarak algoritma hesaplamalar1 ile dozlar gercekte oldugundan daha yiiksek
Olciilmiistiir.

Butts ve ark. yaptigi rando fantom c¢alismasinda, ¢esitli klinik durumlar i¢in farkli
inhomojenite algoritmalarini (Clarkson, Fast Fourier Transform (FFT) Convolution, Multigrid
Superposition (MGS), Fast Multigrid Superposition, Collapsed Cone Convolution, Adaptive
Convolution)  kullanmiglar ve izomerkezdeki doz hesaplamalarini diot Olglimii ile
karsilastirmislardir. Inhomojen yapilar igin her bir algoritmanin kabul kriterini £%4 deviasyon
olarak almislardir. On- arka ve sag oblik 1snlamalarda, hesaplanan ile 6Slgiilen dozlar
arasindaki deviasyonun %4’iin altinda oldugunu, ancak sol oblik (6 ve 10 MV) planlama
yapilan akciger i1sinlamalarinda Adaptive Convolution ve Collapsed Cone Convolution
algoritmalarinin kabul edilebilir %4 varyasyon sinirlarinin istiinde sonug verdigini (%4.6-5.8)
bildirmislerdir (31). Calismamizda disiik enerji seviyesinde, Convolution ve Clarkson
algoritmalar1 i¢in, Oon-arka 1sinlamada alan biiyiidiikkge deviasyon biiytkligi ve %S5 iizeri
deviasyon sayisi azalirken boyle bir sonug oblik 1ginlama igin gdzlenmemistir.

Yine Butts ve ark. gogiis duvari modelinde, Clarkson algoritmasi ile 4 ve 6 MV
enerjilerinde hesaplanan MU siirelerinin planlanan dozdan sirasi ile %6.8 ve %9.1 oraninda
daha diisiik doz verdigini bildirmislerdir (31). Calismamizda ise Clarkson algoritmasi ile
yapilan tim planlamalarda gogiis duvarina karsilik gelen noktalarda dozlar , planlamada
maksimum %35.9 diisiik bulunmustur.

Gershkevitsh ve ark. yaptigi cok merkezli dozimetrik fantom c¢aligmasinda farkli set-
up durumlarinda, iyon odasi Ol¢iimlerine karsilik farkli algoritmalar ile yapilan planlama
sonuglar1 degerlendirilmistir. Ozellikle diisiik yogunluklu inhomojen ortam varliginda 6lgiilen
ile hesaplanan dozlar arasindaki deviasyonlara bakildiginda, lateral elektron ve foton
transferini hesaba katan model tabanli algoritmalarda (Convolution/Superposition), bu
deviasyonlarin kabul sinirlari iginde kaldigi (<% 5) ancak 6l¢iim tabanli algoritma (Clarkson)
ve lateral elektron transferini hesaba katmayan model tabanli algoritmalarda (Pencil beam
Convolution ve equivalent path length) 6zellikle yiiksek enerjilerde %24’lere kadar yiikselen
deviasyonlar oldugunu gdstermislerdir. Genel olarak, kabul edilebilir siirlar disinda kalan
deviasyon sayisinin enerji yiikseldikge arttigi, algoritmanin inhomojen yapiy1 modelleyebilme
Ozelligi arttikga deviasyon sayisinin azaldigini rapor etmislerdir (32). Calismamizda
maksimum deviasyonlarin %10.5’lar civarinda oldugu ve bu degerlerin yalnizca Convolution
ve Clarkson algoritmalarinda gozlendigi saptanmistir. Genellikle enerji degisiminden ¢ok alan

biiyiikliigiinden daha fazla etkilendigi sonucuna varilmistir. Convolution ve Clarkson
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algoritmalari i¢in, alan boyutu kii¢lildiik¢e deviasyon biiyiikliigii ve kabul edilemez deviasyon
Sayisinin arttig1 saptanmuigtir.

Kno6s ve ark. yaptigi calismada, farkli tiimor lokalizasyonlarinda g¢esitli algoritmalarin
(Modified Batho, Equivalent Tissue-Air Ratio, Anisotropic Anaytical Algorithm,
Convolution, Superposition) hesaplamalarinin Mante Carlo Olglimleri ile benzerligini
arastirmiglardir. Elektron ve foton transferini hesaba katan model tabanli algoritmalarin
Ozellikle diistik yogunluklu bolgelerde daha dogru sonuglar verdigini gézlemislerdir. Ancak
yiiksek enerjide deviasyonlarin daha fazla oldugunu ifade ederek (15 MV: %4, 6 MV: %2.5)
akcigerde yiiksek enerji ile tedaviden kacginilmasini ve diisiik foton enerjisi ile tedavinin
yapilmasini onermislerdir (33). Ancak bizim ¢alismamizda parankim i¢i noktalar igin enerji
farkliliginin deviasyon biiyiikliigiine etkisi gozlenmemistir.

Calismamiz sonuglart ile benzerligi Miften ve ark. yaptigi akciger ve kemik gibi
inhomojen yapilar iceren fantom c¢alismasinda gormekteyiz. Bu calismada Monte Carlo
hesaplamalarina karsilik Superposition ve Clarkson algoritmalarinin inhomojen ortamdaki
doz dagilimlarini incelemislerdir. Ozellikle diisiik yogunluklu akciger gibi yapilardaki doz
dagilimlar incelendiginde Superposition algoritmasi Monte Carlo ile karsilagtirildiginda %3
ve 3 mm sinirlarinda oldugu Clarkson algoritmasinin ise 5x5 ve 10x10 cm? alanlar i¢in her iki
enerjide de sirasiyla %10 ve %4 beklenenin lizeride dozlar verdigini rapor etmislerdir. Ayrica
5x5 ve 10x10 cm? alanlar igin yaptig1 6 ve 15 MV doz dagilimlar1 karsilastirildiginda
ozellikle 5x5 cm® alan ve 15 MV enerjide inhomojenitenin merkezi eksen derin doz
dagilimlarina etkisinin net olarak goriildiigii belirtilmektedir. Yazarlar Clarkson algoritmasi
ile hesaplamalarda, normal akcigerde ve timorde deviasyonun 6zelikle yiiksek enerjide fazla
oldugunu ve bundan dolay1 da hedef voliimde diisiik doz ile sonuglanacagini belirtmislerdir
(18). Benzer sekilde kendi ¢alismamizda da Clarkson ve Convolution algoritmalarinda
gercekte oldugundan daha yiiksek dozlar 6l¢iildiigli i¢in normal doku sanal olarak daha
yiiksek dozlarda goriinecek ve tiimorde doz eskalasyonunu sinirlayabilecektir. Bu saptama
Superposition algoritmasi i¢in de gecerli ancak maksimum deviasyon, AP-PA isinlamada
kiicilik alan diigiik enerji de saptanmis olup %4.2 bulunmustur.

Saxena ve ark. yaptigi fantom c¢alismasinda birgok farkli enerji ve alan
biytiklikklerinde akciger ve kemik gibi inhomojen yapilarin doz dagilimina etkisi; film
dozimetrisi ve tedavi planlama algoritmalarina gore karsilastirtlmisgtir.
Convolution/Superposition ile hesaplamalarda deviasyonun hemen hemen tiim durumlarda

%35 sinirlar i¢inde kaldigi 6te yandan modifiye Batho ve equivalent TMR algoritmalarinda
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ozellikle kiiciik alan ve biiyiik enerjide %10 ve iistii deviasyon oldugunu saptamislardir.
Diisiik enerji ve alan i¢in deviasyonun %10’un altinda oldugunu rapor etmislerdir (34). Enerji
ve alan iliskisi agisindan ¢alismamizda (AP-PA 1sinlamada parankim i¢i noktalarda);
Clarkson ve Convolution algoritmalarinda alan ve enerji kiigiildiikkge %S5 tizeri deviasyan
gosteren nokta sayisi artmigtir.

Fogliata ve ark. calismamiza benzer enerji diizeylerini kullanarak (6 ve 15 MV)
yaptig1 fantom calismasinda biri kare digeri dar ve uzun alan olmak {izere iki farkli alan
boyutunda 6 farkli algoritmayr (Anisotropic Anaytical Algorithm, Pencil Beam With
Modified Batho, Collapsed Cone, Pencil Beam Equivalent Path Length, Mutigrid
Superposition/Convolution, Fast Fourier Transform Convolution) Monte Carlo simiilasyonlari
ile karsilastirmislardir. Diisiik yogunluklu akciger, normal akciger ve kemik inhomojen
ortamlari i¢in degerlendirilen derin doz dagilimlarinda normal akciger inhomojen ortami i¢in
Pencil Beam (PB) Convolution ve Fast Fourier Transform Convolution (FFTC) gibi lateral
elektron ve foton transferini hesaba katmayan model tabanli algoritmalarin 6zellikle dar alan
ve yiiksek enerjide beklenenden farkli sonuglar verdigini gostermislerdir. Bu nedenle lateral
elektron ve foton transferini hesaba katabilen model tabanli algoritmalarin klinikte inhomojen
ortam iceren uygulamalarda kullanilmasi gerektigini belirtmislerdir (35). Calismamizda
kullandigimiz ve lateral elektron ve foton transferini hesaba katan Superposition algoritmasi
ile yapilan tiim planlamalarda parankim ici noktalarda elde edilen sonuglarin %5 deviasyon
siirt iginde kaldigi gozlenmistir. Ayrica yine parankim igi noktalarda inhomojenite
hesaplamasi i¢in kullandigimiz ve lateral elektron ve foton transferini hesaba katmayan
Convolution algoritmasi ile yapilan tiim planlamalarda %5 deviasyon smir1 disinda kalan
nokta sayisinin arttig1 gozlenmistir.

Sonug olarak, algoritmalar ile hesaplanan dozlarin, TLD 6l¢tim dozlarina gore bir iki
istisna disinda nerdeyse tiim noktalarda daha yiiksek oldugu goriilmistiir. Convolution ve
Clarkson’da bu varyasyon maksimum %210, Superposition ile maksimum %35 civarinda
bulunmustur. Pratikte normal akciger parankim dokusunda hesaplanan dozlarin TLD ile elde
edilen dozlardan daha yiiksek goriinmesi ve bir anlamda normal doku hasarinin beklenenden
daha diisiik olabilecegi diisiiniilebilir. Ote yandan ¢alismamizda fantomda tiimér modeli
olusturulmasa da bunun timorde diisiik doza sebebiyet verecegi ve tiimoér niiksii ile
sonuclanabilecegi akilda tutulmalidir. Bu nedenle torakal radyoterapi planlamasinda

Superposition algoritmasi1 Convolution ve Clarkson’a tercih edilmelidir.
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SONUCLAR

Calismamizda tedavi planlama sistemimizde kullanilan Superposition, Clarkson ve
Convolution inhomojenite algoritmalarmin 6 ve 15 MV olmak iizere iki farkli foton
enerjisinde, AP-PA ve oblik planlamalardan elde edilen nokta dozlarinin rando fantomda ayni
noktalarda Olciilen TLD dozlar ile karsilastirilmasi ve doz dagilimlarina enerji, 151n giris
yonii, alan biiyiikliigii ve algoritmalarin etkisinin incelenmesi amaglanmistir. Sonuglar

degerlendirildiginde:

1. AP/PA 1smlama da parankim i¢i dort noktada (B,D,E ve G); Superposition algoritmasinda
hi¢ bir alan ve enerji de %S5 tizeri deviasyon saptanmazken, Clarkson ve Convolution
algoritmalarinda alan ve enerji kiiciildiikce %5 iizeri deviasyan gosteren nokta sayisi
artmistir.

2. Oblik 1sinlama da parankim i¢i noktalarda; Superposition algoritmasinda hi¢ bir alan ve
enerji de %S5 {lizeri deviasyon saptanmazken, Clarkson ve Convolution algoritmalarinda
kiiciik enerjide alan boyutu etkisi gozlenmemekle birlikte biiyiik enerjide alan kiigiildiikge
%S5 lizeri deviasyan gosteren nokta sayisi artmistir.

3. AP/PA 1smmlama da parankim i¢i noktalarda; her ii¢ algoritmada da alan kiiciildiikge
deviasyon biiytikliigli artmistir. Superposition algoritmasi i¢in bu deger maksimum %4.2
iken, diger iki algoritma i¢in maksimum %10’lar civarindadir. Enerji farkliliginin

deviasyon biiyiikliigiine etkisi gézlenmemistir.
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10.

11.

12.

Oblik 1sinlamada parankim i¢i noktalarda; Superposition algoritmasi i¢in alan ve enerji
degisiminin deviasyon biiyiikliigiine etkisi gézlenmez iken (maksimum deviasyon %3.6),
diger iki algoritmada sadece yiiksek enerji de alan kiigiildiikge deviasyon biiyiikliigiiniin
arttig1 gézlenmistir (maksimum %10.5). Enerji farkliliginin deviasyon biiyiikliigline etkisi
gozlenmemistir.

AP/PA 1sinlamada parankim dis1 {i¢ noktada (A,C ve F); hi¢ bir algoritmada %5 iizeri
deviasyon gozlenmemistir. Her ii¢ algoritmada da alan ve enerji degisiminin deviasyon
biiyiikliigiine etkisinin olmadigi ve algoritmalar arasinda da fark olmadigi izlenmektedir.
Oblik 1sinlamada parankim dis1 noktalarda ise sadece yiiksek enerji ve biiyiik alanda
Clarkson da iki, Convolution da ise bir noktada %5 {izeri deviasyon gozlenmistir.
Superposition da hi¢ bir noktada %S5 flizeri deviasyon saptanmamuigtir. Superposition
algoritmasinda deviasyon biiyiikliigli alan ve enerji degisiminden etkilenmezken
(maksimum deviasyon %3.6), diger iki algoritmada maksimum deviasyonun (%7’ler
civari) yiiksek enerji ve biiyiik alanda ortaya ¢iktigi gozlenmistir.

Deviasyon yonii incelendiginde ise parankim i¢i noktalarda algoritmalar ile hesaplanan
dozlarin TLD o6l¢iim dozlarina goére bir iki istisna disinda nerdeyse tiim noktalarda daha
yiiksek oldugu goriilmiistiir. Parankim dis1 noktalarda; deviasyonun ozellikle AP-PA
1s1nlamada iki yonlii oldugu (6lgiilen degerlerin altinda ve tistiinde) izlenmistir.
Superposition algoritmasinin AP-PA 1sinlama ile biiyiik alanda Clarkson algoritmasina
avantaji saptanmamistir. Biiylik alanda hi¢ bir noktada %5 tizeri deviasyon, her iki
algoritma i¢inde gézlenmemistir.

Enerji ve alan kiiciildiikce ozellikle AP-PA planlamada Superposition algoritmasinin
avantaji daha belirginlesmektedir.

Parankim i¢i noktalar i¢in enerji farkliligimin deviasyon biiyiikligiine etkisi
gozlenmemistir.

Calismamizda diistik enerji seviyesinde parankim i¢i noktalarda, Convolution ve Clarkson
algoritmalarinda, AP-PA 1sinlamada alan biiyiidiilkce deviasyon biiytikliigi ve %5 tizeri
deviasyon sayisi azalirken, boyle bir durum oblik isinlama i¢in gézlenmemistir.
Caligmamizda maksimum deviasyonlarin %10,5’lar civarinda oldugu ve bu degerlerin
yalnizca Convolution ve Clarkson algoritmalarinda oldugu saptanmistir. Parankim i¢i ve
dis1 tiim noktalarin, enerji degisiminden c¢ok alan biiyilikliiglinden daha fazla etkilendigi

sonucuna varilmistir.
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OZET

Akciger gibi disik yogunluga sahip inhomojen ortamlarda tedavi planlama
sistemlerinde farkli algoritmalarla hesaplatilan dozlarin gergekte absorbe edilen doza en yakin
sonuclart vermesi tedavinin dogrulugu agisindan Onemlidir. Bu nedenle; ¢alismamizda
akciger dokusunda bulunan hava boslugu dikkate alinarak tedavi planlama sisteminde farkl
inhomojenite diizeltme algoritmalar1 ile hesaplanan doz dagilimlarinin TLD sonuglar ile
dozimetrik olarak karsilastirilmasi amaglanmaistir.

Calismada insan modelli rando fantomun bilgisayarli tomografik goriintiileri 0.3
cm’lik kesitlerle alinip konturlanarak planlama bilgisayarina aktarildi. 7, 12 ve 15 cm? lik alan
boyutlarinda, 6 ve 15 MV X 1sm enerjileri kullanilarak 6n-arka ve oblik planlamalar,
Clarkson, Convolution ve Superposition algoritmalar1 i¢in hesaplatildi. Rando fantomda
merkezi kesitte belirlenen 7 noktada okunan TLD’lerdeki doz ile farkli algoritmalar i¢in
hesaplanan bu noktalardaki dozlar karsilastirildi.

On-arka 151nlamada parankim igi noktalarda; Superposition algoritmasinda hig bir alan
ve enerji de %5 tizeri deviasyon saptanmazken, Clarkson ve Convolution algoritmalarinda
alan ve enerji kiigiildiikge %5 iizeri deviasyan gosteren nokta sayisi artmistir. Her {i¢
algoritmada da alan kiiciildiik¢e deviasyon biiyiikliigii artmaktadir. Superposition algoritmasi
icin bu deger maksimum %4.2 iken, diger iki algoritma i¢in maksimum %?10’lar civarindadir.
Enerji farkliliginin deviasyon biiyiikliigiine etkisi gozlenmemistir. Oblik 1s1mnlama da
Superposition algoritmasinda higbir noktada %S5 tizeri deviasyon saptanmazken, Clarkson ve
Convolution algoritmasinda, yiiksek enerjide alan kiiciildiikkge %5 iizeri deviasyon say1 ve

biiyiikliigii artmistir. Deviasyon yonii incelendiginde, parankim i¢i noktalarda algoritmalar ile
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hesaplanan dozlarin TLD 6l¢tim dozlarina gore bir iki istisna diginda nerdeyse tiim noktalarda
daha yiiksek oldugu goriilmiistiir.

Ozellikle Clarkson ve Convolution algoritmalarinin kullanimi, akciger dokusunda
yiiksek doz tahmini ile sonuglanmaktadir. Caligmamizda fantomda timér modeli
olusturulmasa da, bunun hedefte doz artirnmini sinirlayacagi ve hatta diisiik doza sebebiyet

verebilecegi akilda tutulmalidir.

Anahtar Kelimeler: Akciger, inhomojenite diizeltme algoritmalari, doz hesaplamalari
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THE DOSIMETRIC EVALUATION OF THE EFFECTS OF
INHOMOGENEITY CORRECTION FACTORS IN THE TREATMENT
PLANNING SYSTEM ON DOSE DISTRIBUTION IN THE LUNG
TISSUE

SUMMARY

The verification of the accuracy in dose calculation in low density tissues like lung by
different algorithms in the treatment planning system is an important task to make the
delivery of treatment correct. So, in the lung tissue, it was aimed to compare of dose
distributions calculated by different inhomogeneity correction algorithms with those measured
by TLD.

In the study, an anthropomorphic phantom representing the human thorax was scanned
using 3-mm slice thickness and the images were transferred to the treatment planning systems
after contouring. Calculations were performed using the CMS Clarkson, the CMS
Convolution and the CMS Superposition for the AP/PA and oblique planning with different
energies (6 and 15 MV) and field sizes (7x7 cm?, 12x12 cm? and 15x15 cm?). The comparison
was made between the dose at the seven different points at the isocentre in the phantom and
the dose at the same points calculated by different algorithms.

At points located in the lung parenchyma for AP/PA planning; while no points were
detected to be outside of the agreement criteria (>5%) for the Superposition algorithm, the
number of deviations outside agreement criteria increased with lower energy and smaller field
size for the Clarkson and the Convolution algorithms. The greater deviations were observed
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as the field size gets smaller for all algorithms. The maximum deviation for the Superposition
and the other two algorithms was detected to be a 4.2% and at around 10.5%, respectively. No
effect of different energies on the size of deviation was observed. For oblique planning, no
points outside of agreement criteria were detected for the Superposition algorithm. In the
Clarkson and Convolution algorithms, the increase in number outside of agreement criteria
and the size of deviation occurred only for high energy with smaller field size. Regarding the
direction of deviation, all algorithms for almost all points overestimated the dose compared to
the dose measured in the TLD.

Our results show that using especially Clarkson and Convolution algorithms
overestimates the dose in the lung. Despite the tumor model in the phantom was not used for

our study, this may limit the dose escalation or even result in underdosing the target.

Key Words: Lung, Inhomogeneity correction algorithms, Dose calculations
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