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OZET

Cakir A. “Bitisik Alan IMRT Planlamasinda Iki Farkli Kolimatér ( X veY ) Yoniiniin
Birlesim Bolgesindeki Doz Dagilimina Etkisinin Aragtirilmasi”

Istanbul Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii, Temel Onkoloji ABD. Doktora Tezi.
Istanbul. 2010.

Double focus Ozelligine sahip ONCOR(Siemens,Concord-USA) lineer
hizlandiricisinin X ve Y kolimatorlerinin alan kenarindaki doz diisiis miktarlarinin farkl
olmas1 bitisik ortogonal alanlarin kullanildig1 tedavilerde birlesim bolgesindeki doz
dagilimini belirler. Bu durum hazirlanan plan ile hastada gergeklesen plan arasinda
farkliliklara neden olabilir.

Bu c¢alismada, bitisik ortogonal alan kullanilarak yapilan konvansiyonel ve
IMRT 1sinlamalarinda, X ve Y kolimatorlerinin alan birlesim kenarinda kullanilmasinin
doz dagilimi iizerindeki etkisi arastirildi.Bunun i¢in klinigimizde var olan ONCOR
cihazina ait, X ve Y profil bilgileriyle iki ayr1 cihaz modellendi. 20 bas boyun hastasinin
IMRT plan verifikasyonu PTW 2D Array Seven 29 ve GafChromic film ile yapildi.

Elde edilen veriler degerlendirildiginde, X kolimatorii bitisik alan alarak
kullanildiginda kolimator sisteminin pozisyon dogrulugu +lmm oldugunda doz
homojenitesi -%5 ile +%6 arasinda oldugu goriildi.Y kolimatdriiniin bitigik alan olarak
kullanildigi durumda £1mm hatanin doz homojenetesini -%1,5 ile +%3,5 arasinda
degistirdigi goriildii. Y kolimatorii kullanildiginda £1mm kolimator yerlestirme hatasi
tolere edilebilmektedir.

Doz modellemede kullanilan kolimator eksenlerinin tedavide kullanilmasi
gerekmektedir. Kolimator hatalarinin tolere edilebilmesinde penumbranin daha genis
oldugu eksenin bitisik alan kenarinda kullanilmas1 birlesim bélgesindeki doz
homojenitesi agisindan yararhdir.

Anahtar Kelimeler: Bas boyun IMRT, double focus MLC, kolimator hatasi, PTW 2D
Array, penumbra.
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ABSTRACT

Cakir A.(2010). The investigation of the effects of two different collimator direction (X
and Y) on conjunction region dose distribution in adjacent fields IMRT planning.
Istanbul University Institute of Health Science, Fundamental Oncology PhD Thesis.
Istanbul.

ONCOR (Siemens, Concord-USA) linear accelerator has double focus property,
the difference in magnitude of dose reduction at X and Y collimator field edges of
LINAC determines dose distribution in conjunction region when adjacent orthogonal
fields is used for treatment. This situation causes a difference between prepared plan
and actual plan.

In this study, for conventional and IMRT irradiation including adjacent
orthogonal fields, the effects of X and Y collimators on dose distribution on field
junction edges were investigated. For this reason, two different machines, one of which
was based on X profile and the other was based on Y profile, were modelled for
ONCOR used in our clinics. The dosimetric verification of IMRT plans for 20 head
neck patients were performed. Verification of fluence map were made using PTW 2D
Array Seven 29 and Gafchromic EBT film.

After the evaluation of datas obtained when X collimator was used for adjacent
fields and position accuracy of collimator system was within +1mm, dose homogenity
was found between -5% and +6%. On the other hand when Y collimator was used for
adjacent field, £+1mm error caused to change dose homogenity between -1.5% and
+3.5%. As a result, when Y collimator was used, =1mm collimator placement error was
tolerated.

Collimator axes used in dose modelling should be used for treatment. In order to
tolerate collimator error, axis with wider penumbra should be used in adjacent field
edges for better dose homogenity.

Keywords: Head neck IMRT, double focus MLC, collimator error, PTW 2D Array,
penumbra.



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapinin temel amaci tiimor ve gevresindeki riskli hacime uygun homojen
dozu verirken saglikli dokular1 miimkiin oldugunca korumaktir. Konvansiyonel
radyoterapi ile daha genis alanlar alinarak saglikli dokular1 korumak miimkiin
olamamaktadir. Konvansiyonel radyoterapiye bir alternatif olarak gelisen IMRT (
yogunluk ayarli radyasyon tedavisi) teknigi ile hedef hacimde en uygun doz dagilimi
elde edilebilmektir. IMRT, 3-D konformal tedavinin gelismis bir seklidir. Bu tedavi
teknigi ile saglikli dokular1 daha iyi koruma olanagi saglamasi nedeniyle, tiimorde daha
yiiksek dozlara ulagilmasma imkan vermekte ve dolayisiyla yiiksek tiimor kontrolii
saglamaktadir. IMRT nin kullanimi kompleks sekilli hedef voliim i¢in doz artirima,
riskli organ dozunun diisiiriilmesi, doz homojenitesinin saglanmasi, vs. agisindan ¢ok
yararli olmustur. IMRT de konformal doz dagilimi1 lineer hizlandiricinin kolimatdriinde
bulunan ¢ok yaprakli kolimatér (MLC) yardimiyla elde edilir. Alisilagelmis veya klasik
konformal tedavinin aksine herbir IMRT alaninin doz yogunlugu karmasik bir yolla
degistirilir. IMRT iki sekilde uygulanir: Birincisi 1sinlama esnasinda kolimator
yapraklarmin siirekli hareketiyle olusturulan dinamik IMRT ( DMLC ) teknigi, ikincisi
ise 1ginlarin alt segmentlere bdoliinerek verildigi step and shoot teknigidir ( SMLC )
[1,2,3].

Bazi bas boyun tiimorlerinde 3 Boyutlu Planlama ile olusturulan ortogonal
bitisik alan tedavilerinin yerini IMRT ile olusturulan ortogonal alanlar almistir.
Ortogonal bitisik alan 1smlamalarinda, alan birlesim bolgelerindeki doz dagilimi
onemlidir. Alan birlesim bolgesinde bosluk kalmasi soguk bolge olugmasina, alanlarin
ist liste binmesi ise birlesim bdlgesinin istenenden fazla doz almasina dolayisiyla
komplikasyona neden olmaktadir [4,5,6]. Birlesim bolgesindeki doz, tedavi igin
kullanilan lineer hizlandiricinin kolimasyon sistemi ile ilgilidir. Kolimasyon sistemi,
radyasyon alan kenarinda %Z20- %80 arasindaki doz diislis bolgelerinin (penumbra)
miktarm1 belirler. Bu genislik her lineer hizlandiricida aymi degildir. Bazi lineer
hizlandiricilarda alan kenarlarini olusturan X ve Y kolimatorleri i¢in ayni olurken bazi
lineer hizlanlandiricilarda farklidir. Hasta tedavisinde kullanilan tedavi planlama
sistemlerinde tedavi cihazina ait bilgiler tek bir kolimatérden almman doz profili ile
olusturulmaktadir ( X veya Y ). X ve Y kolimatorlerinin alan kenarindaki doz diisiis

miktarlarmin farkli olmasi bitisik ortogonal alanlarin kullanildig: tedavilerde birlesim



bolgesindeki doz dagilimini belirler [7,8,9]. Klinigimizde kullanilan Oncor (Siemens-
USA) lineer hizlandirict cihazi double focus kolimasyon sistemine sahip X ve Y
kolimatorlerinin doz diisiis miktarlari birbirinden farkli bir cihazdir [8,9].

Hastalarin doz planlarinin hazirlandig1 tedavi planlama sistemine veri girisleri,
kare alanlara ait derin doz ve doz profil bilgilerinin aktarilmasi ile gerceklesir. Kare
alana ait bilgiler her iki kenarin ( X ve Y ) doz profilleri esit kabul edilerek tek bir yone
ait doz profili bilgileri ile girilir. Bu durum farkli alan kenar1 bilgilerine sahip lineer
hizlandiricilar i¢in yapildiginda hazirlanan plan ile hastada gergeklesen plan arasinda
farkliliklara neden olabilir. Ozellikle bazi bas boyun hastalarinin ortogonal bitisik alan
ile tedavi edildiginde kullanilan kolimatdre gore dozda farklilik olabilir. Bu ¢alismanin
amaci, bitisik ortogonal alan kullanilarak yapilan konvansiyonel ve IMRT
1sinlamalarinda, X ve Y kolimatorlerinin alan birlesim kenarinda kullanilmasinin doz
dagilimi {izerindeki etkisini aragtirmak ve tedavi planlama sistemi verileri ile
karsilagtirarak tedavi sisteminin alan birlesim bolgesindeki doz dagiliminin

dogrulugunu kontrol etmektir.



2. GENEL BILGILER

2.1. Radyoterapide Tedavi Hacimleri

Konformal RT ve IMRT planmasinda malign (kotii huylu) hastaliga sahip bir

hastanin tedavisi igin ilgili organin, saglikli doku ve organ hacimlerin sinirlarinin g

boyutlu olarak belirlenmesi gerekir. International Comission on Radiation Units and

Measurements (ICRU Report 62) tarafindan agsagidaki gibi tanimlanmistir [10].

Bu hacimler:

>

vV VvV VY VYV V¥V

Tanimlanabilir Timoér Hacmi (Gross Tumor Volume, GTV),
Klinik Hedef Hacim (Clinical Target Volume, CTV),
Planlanan Hedef Hacim (Planning Target VVolume, PTV),
Tedavi Hacmi (Treated VVolume),

Isinlanan Hacim (Irradiated Volume),

Riskli Organ (Organs at Risk, OAR)

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

Planlanan Hedef Hacim

(PTV)

Tedavi Hacmi (TV)

Isinlanan Hacim (IV)

Sekil 2-1. Radyoterapide Kullanilan Hacim Kavramlari.



2.2. U¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi

Radyoterapinin amaci, hedef volumde homogen radyasyon doz dagilimim
hedeflerken saglam dokular1 da maksimum derecede korumaktir. Konvansiyonel
radyoterapi bu amaci saglarken daha genisge normal dokularin tiimoérle birlikte

1sinlanmasina neden olur [11].

Ug boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT) eksternal radyoterapinin ileri bir
teknigidir. Bu, hasta icin iyi bir sabitleme yontemi ve MLC ya da blok ile saglikli
dokularin korundugu ii¢ boyutlu radyoterapi planlamasi ile miimkiin olmaktadir. Isinlar
alan boyunca uniform olarak yayilir. Wedge ve kompansator filtreler kullanilarak doku

eksikligi giderilerek 1s1n yogunlugu degistirilebilmektedir.

2.3. IMRT ( Intensity Modulated Radiotherapy )

IMRT, Konformal Radyoterapinin bir iist basamagi gibidir. Non uniform doz
dagilimina olanak saglar. Saglikli dokular1 koruyarak hedef volumde kabul edilebilir bir
doz dagilmi saglar. Doz yogunluklari, farkli optimizasyon teknikleri kullanilarak
saglanir. Doz yogunluklart MLC’lerce olusturulan segmentlerle tiimdrlii doku ve
saglikli doku bolgelerinin kalinligina gore hesap edilir. Boylece kabul edilebilir
homojen doz ve tiimore yakin saglikli dokularda maksimum koruma saglanir. Doktor,
hangi dozun tiimér i¢in yeterli, hangi dozun kritik organ i¢in limit doz oldugunu
onceden bilmelidir. Pek ¢ok tedavi planlama bilgisayar1 enerji, 151n boyutu, agisini ve
miktarin1 kullanicidan girmesini ister. Daha sonra da bu bilgilerle iterative bir

hesaplama yapar. IMRT planlar1 i¢inde saglikli dokularin olmadigi concave planlardir.

IMRT komplex doz hesaplamalarini igerir. Tedavi Planlama Bilgisayarlarmin daha
fazla hesaplama zamanina ihtiyaci vardir. Bu noktada daha kuvvetli algoritmalara
thtiyac duyulur. Coklu tedavi sahalar1 ve ¢oklu alt segmentlerin hesap edilmesi uzun

zaman almaktadir.

2.4. Basboyun kanserinde IMRT ’nin klinik 6nemi

1980’lerin sonlarinda bilgisayar teknolojileri ve goriintiileme sistemlerindeki
gelismelere bagli olarak bas-boyun i1sinlamalarinda bilgisayarli tomografi kullanimi
artis gostermis ve 1sinlarin 3 boyutlu anatomiye gore diizenlemesi miimkiin olmustur.
MLC’lerin klinik kullanima girisi ile pek ¢ok sayida 1smn alami kullanilarak tedavi
stiresinde uzama olmadan tedavi miimkiin olmustur. 3BKRT nin yaygin kullanima girip

tecriilbe arttikga daha konformal doz dagilimi ve tutulmamis dokularin daha iyi



korunmasina olanak saglayan IMRT gilindeme gelmeye baslamistir. IMRT, 1990’larin

ikinci yarisindan itibaren, artan oranlarda kullanilmaya baglanmaistir.

2.4.1. Bas-boyun kanserlerinde IMRT nin arka plani

Pek cok kritik ve radyoduyarli yapinin yan yana yerlestigi boyun anatomisi
olduk¢a karmasiktir. Hedef hacim etrafindaki tiikriik bezleri, oral kavite, mandibula gibi
tutulmamis dokularin korunmasi IMRT ile miimkiin olabilir. Nazofarenks ve paranazal
sinlis kanserlerinde i¢ ve orta kulak, temporomandibiiler eklem, temporal beyin loblari,
optik sinirler ve kiyazma gibi kritik normal dokularin doz sinirlamalarma dikkat
edilebilmesi sayesinde hedef hacimde daha iyi bir doz dagilimi elde edilebilir. IMRT,
saglam dokularin miimkiin oldugunca korunabilmesi sayesinde hedef hacimlere
uygulanmasi gereken boost dozlarinin uygun bir sekilde verilebilmesine olanak tanir.
Optimizasyon siiregleri sayesinde maksimum normal doku dozlarinin asilmasi
Onlenebilir. Ayrica IMRT arka boyun elektron bostu uygulamalarini dnleyebilir. Setup
belirsizlikleri ile miicadele IMRT uygulamasi sirasinda dikkat edilmesi gereken en
onemli parametrelerdendir[12].
Basboyun bolgesi kanserlerinin RT’si hedef hacimlerin normal dokulara fazla yakinlik
gostermesi sebebiyle komplekstir. Akut mukozit, kalic1 kserostomi, yutma giicligii gibi
toksisiteler gereken dozun uygun bir sekilde verilmesinde giicliikklere yol
acabilmektedir. Bagboyun bolgesinde IMRT, 2B ve 3BKRT’ye gore daha konformal
doz dagilimina olanak tanir. IMRT nin diger modalitelere gdre ana Ustlinligi PTV ile
OAR (organ at risk) arasindaki hizlh doz disiisiinii saglayabilmesinden
kaynaklanmaktadir. Bu durum toksisiteyi azaltirken ve doz artirimini ve lokal bolgesel

kontrolun artigin1 miimkiin kilabilmektedir.

2.4.2. Bas boyun kanserinde IMRT’nin dezavantajlari

IMRT, basboyun kanserlerinin tedavisinde ¢ok 6nemli bir yere sahip olsa da
uygulama avantajin1 yitirebildigi durumlarla karsilasilabilmektedir. Bunlar marjinal
yinelemeler ( hizl1 doz diisiisiine bagli), daha az homojen doz dagilimi, artmis maliyet,
kolimator arasi sizint1 ve artmis 1sinlama siiresi sebebiyle daha yiiksek viicut dozudur.
Hall ve Wuu IMRT sonras1 10 yil yasayan hastalarin radyasyona bagh ikincil kanser
riskinin %1’den %1,75’e ¢iktigin1 gostermistir ve IMRT nin 3BKRT ye acik iistiinliigi

olmadik¢a kullanilmamasini 6nermislerdir [13].



2.4.3. Bas boyun kanserinde IMRT uygulamalari’nda 6nemli noktalar

IMRT planlamalart i¢in GTV, CTV ve OAR belirlenmesinde klinisyenler
arasinda ciddi farkliliklarin varligi pek ¢ok calismada gosterilmistir. Bu da timor
kontrolii ve yan etkiler de ciddi farkliliklara yol acabilmektedir. Yine IMRT ile
3BKRT’ye gore daha konformal doz dagilimi elde edilebildiginden giinliik hasta
setupunun her giin ayni sekilde saglanabilmesi en biiyiik 6nemdedir ve daha i1yi bir
immobilizasyon ve giinliik goriintiileme rehberligi kullanimi Onerilmektedir. Setup
yinelenebilirligini daha zor hale getiren diger bir durum da tiimdr cevabina ya da kilo
kaybina bagli hasta kontiir degisiklikleridir. Bu durum doz dagilimmi
etkileyebileceginden yeniden planlama gerekli olabilir. Eger yapilacaksa bunun nasil

yapilacagina iligkin standart bir yaklasim olmadig1 hatirda tutulmalidir.

2.4.4. Bas boyun kanseri IMRT sinde toksisite

IMRT kullaniminin bagboyun kanserlerinde en énemli amaglarindan birisi uzun
dénem kserostomiyi Onleyebilmek i¢in bir miktar tiikriik bezini korumaktir (genellikle
en azindan bir parotiste). Ayrica nazofarenks kanserlerinde temporal lob dozlarim
azaltma, yutma fonksiyonu i¢in faringeyal konstriktorleri ve larinksi korumaktir. Pek
cok calismada IMRT nin ciddi kserostomiyi azaltabilecegini géstermektedir.
IMRT’nin  basboyun kanserlerinde es zamanli kemoterapi uygulamalarini
kolaylastirabilecegi diisliniilmektedir ve bununla ilgili olarak ¢alismalardan toksisite
analizlerinin sonucu beklenmektedir.

Ozetle IMRT CTV’nin daha konformal bir sekilde 1smnlanabilmesini saglayan
gorece yeni bir tedavi teknigidir. IMRT nin kullanim oranlarindaki artigla giiglii ve
zaylf yanlar1 daha iyi anlasilmaktadir. IMRT planlamast ve uygulamasi 2B ve
3BKRT’ye gore daha zordur. Basboyun kanserli hastalar1 yogun olarak goren
merkezlerde teknolojiye hakim ve hastalarini1 6zenli bir sekilde takip edebilen yerlerde
uygulanmalidir. IMRT kullanimi i¢in ilave standartlar gelistirilmeli ve medikal fizik
uzmani, radyasyon onkologu ve teknikerlerin devamli egitim programlarini takip

etmeleri saglanmalidir [14].



2.5. Medikal Lineer Hizlandiricilar

Radyoterapinin esasin1  X-1sinlar1 ile yapilan tedavi teskil etmektedir.
Konvansiyonel enerji seviyesinde elde edilen X-isinlarmin giricilik kabiliyeti diistik
oldugundan, derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde, tiimoriin {ist kisminda bulunan
saglam dokular fazla miktarda doz almakta ve bilhassa cilt reaksiyonlar1 fazla
olmaktaydi. Kemik dokusu ile yumusak doku arasindaki biiyiilk sogurma farklari
konvansiyonel X-isinlari ile yapilan tedavide bir sakinca teskil etmekteydi. Bu sebepten,
kemik ve diger dokularda ayni sogurmayr verecek X-isini cihazlari ilizerinde yogun
calismalar yapildi. Yiiksek enerjili X-151mn1 demetlerinin konvansiyonel tipte calisan
cihazlar ile elde edilemeyecegi anlasildigindan, yiiklii pargaciklar hizlandirilarak baska
sistemler lizerinde arastirmalar yapildi. Bu amagh ilk lineer hizlandirici, 1928 yilinda
Isvecli fizik¢i Widerde tarafindan yapildi. 1930’lu yillarin sonunda yiiksek frekansls,
¢ok kisa dalga boylu osilatorler gelistirilerek lineer hizlandiricilarda, elektron
hizlandirilmasinda kullanildi. Boylece degisik enerjilerde hem X-151n1 hem de elektron
demetleri veren cihazlar yapildi. Bu cihazlar, mikrodalga frekansinda duran ya da
ilerleyen elektromanyetik dalgalarla calismaktadir. Ilerleyen dalgalarla calisan
cihazlarda hizlandiricr tliplin ucunda, gelen dalganin yansimasini dnleyen sogurucu bir
sistem vardir. Duran dalgalarla calisan cihazlarda ise hizlandirici tiipiin her iki ucunda
en fazla yansimay: saglayacak, boylece yansiyan dalgalarin gelen dalgalarla girisime
ugramastyla duran dalgalarin olusturuldugu sistemler vardir. Giiniimiizdeki medikal
lineer hizlandiricilarin da esasini olusturan ilk mikrodalgali hizlandiricilar, 1948’de
Ingiltere ve 1955°de Amerika’da kurulmustur [15].

Lineer hizlandiricilar rontgen tiiplerinin ¢aligma prensipleri ile ¢alisirlar. Ancak,
normal X 151n tliplerinde elektronlar 400 kV’dan fazla hizlandirilamazlar. Anot ile katot
arasindaki mesafe, lineer hizlandiricilarda daha uzundur. Megavoltaj X-1sinlari, katottan
firlatilan elektronlarin, megavoltaj elektrik potansiyel farki ve mikrodalgalar sayesinde
hizlar1 151k hizina yaklastirilarak anoda carptirilmasi sonucu elde edilir.

Lineer hizlandiricilarda, radyoaktif kobalt iinitelerinden daha yiiksek enerjili 1sinlar,
daha keskin ve daha genis alanlar elde etmek miimkiindiir. Ayrica cilt koruyucu
ozellikleri, Cobalt Teleterapi cihazlarinin yaydigi gama isinlarindan daha fazladir.
Lineer hizlandiricilarin bu avantajlari olmasina ragmen, maliyetleri yiliksek ve bakimlari
oldukga giictiir. Modern medikal lineer hizlandiriciya ait blok sema, Sekil 2-2 ’de

verilmistir.



Filament electron
[Filament] Vacuum pump oy .

—

Electron | | ‘ l ' I l I slit
gl II__ \\ \\ \ \ |Acceterating Mo
g L) waveguide == ":y"smlJ
Gra EL?/ Exit windor |
[P — coumatbr
51:\".:";5} / Ges ?ll}]T'::jng

%'?'"'F ,rlyﬂem { lonlDl‘:llon

Pulsed | Lwindow ) [_;‘ | chamber

| modulator LT A T— '.;;’ =
power source bt ] {Lower jaws |

(klystron or magnetron) system J ‘ o: llful 1

Linac +———{ Beam central axis |

accslerator|  |*—[Couch rotation axs |

support assembly
(treatment couch)

|Control
unit

Sekil 2-2. Bir Lineer Hizlandiriciya ait blok sema.

Calisma prensipleri basitce soyledir: Gii¢ kaynagi, merkezinde katot, ¢evresinde anot
bulunan silindirik yapili, impuls (atma) olusturan sebeke ag1 ve hidrojen thyratron
lambalarini igeren modiilatore dogru akim verir. Elektrik akimi modiilatorde depolanir
ve bir kontrol sistemi, bu akimla belli araliklarla titresim olusturur (mikrodalga)
Modiilatorden ¢ikan yiiksek voltajli atmalar magnetron veya klystron tiiplerine ve ayn
zamanda elektron tabancasina iletilir. Magnetron, elektromanyetik mikro dalgalar
iireten, klystron ise elektromanyetik dalgay1 giiglendiren diizeneklerdir. 15 MeV’den
daha biiyiik elektronlar i¢in klystron kullanilir. Hizlandirict (dalga klavuzu =
waveguide), silindirik tiipten olusmus yaklasitk 10cm capindadir. % dalga boyu
araliklarla metalik disk veya diagramdan olusan seri bakir odaciklardan ibarettir. Bu
tiipe yiiksek derecede vakum uygulanir.

Elektron tabancasindan elde edilen elektronlar 50 keV’luk enerji ile (151k hizinin beste
ikisi kadar) hizlandirici bakir tiipiin i¢ine gonderilir. Magnetron veya klystrondan ¢ikan
elektromanyetik dalgalar hizlandiric1 tiipe gelir. Bdylece, yaklastk 10cm c¢aph
odaciklarda 3000 MHz frekansinda titresimler olusturulur. Odacikta olusan bu yiiksek
frekansli elektromanyetik dalgalar, odacigin ortasindaki kanala iletilir. Bu arada

elektron tabancasindan elde edilen elektronlar, 50 keV ile hizlandiric1 bakir tlipe girer,



elektromanyetik dalgalara bindirilir ve odaciktan odaciga bu kanal boyunca dogrusal
olarak hizlanarak ilerler. Bir elektrodun (odacik) i¢ine girmekte olan bir pargacik, ac
geriliminin periyodunun yarisina esit bir zaman i¢in, alan olmayan bir bolgeye
stiriiklenir. Bu yolla gerilim kutuplanmasi, pargacigin siiriiklenme tiipii i¢inde gecirdigi
siire iginde tersine cevrilir ve daha sonra pargacik, bir sonraki boslugu gecerken
hizlandirilir. Son odaciktan ¢iktiginda elektronlarin hizlari her odacikta aldiklar: hizlarin
toplamina esit olur. Bu isleme lineer hizlandirma denir.

Yiiksek enerjiler ve yliksek akimlar i¢in bir ilerleyen dalga kullanmak daha verimlidir.
Bu ilerleyen dalganin tepe noktasinda, pargaciklarin hizlandiricinin boyunu, sanki bir
sorf tahtas1 ile okyanus dalgasinin tepesinde gezinirmis gibi katettiklerini hayal
edebiliriz. Direngsel kayiplar yiiksek oldugundan, bu ilerleyen dalgay: siirdiirmek igin,
hizlandirict boyunca diizenli araliklarla giic verilmelidir. Bu nedenden o6tiirii
hizlandiricilar, siirekli bir demet yerine pulslu bir modla c¢alistirilirlar. Pulslu moda giic,
sadece zamanin kiiclik bir kesri i¢inde saglanmalidir.

Lineer hizlandirma odalarma iletilen titresimlerin hepsinin aymi frekansta olmasini
saglamak, frekans diizenleyicisi ve lineer hizlandiric1 tiipiinde olusabilecek iyonlari
tutarak daha oOnce olusturulan vakumu saglamak i¢in vakum pompasi kullanilir.
Elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve bu halde hedefe gondermek i¢in manyetik
odaklayicilar kullanilir. Yiiksek enerjili elektronlar, hizlandiricinin ¢ikis penceresinden,
en yiiksek enerjilerini kazanarak, 3mm capinda pencil beam olarak ¢ikarlar. Enerjileri
yaklasik 5 MV/metre’dir. Daha yiiksek enerjili 1sinlar elde etmek i¢in, bu huzme, tiip ile
hedef arasindaki yonlendirici miknatis (bending) ile 90° veya 270° saptirilarak elektron
demetinin ¢ikacag kafa kismina yonlendirilir. Buradan da hedefe (target) veya yapinin
disina verilir.

Elektron demetleri enerjilerine gore ylizeysel, orta ve derin tedavide kullanilirken, X-
1511 demetleri ise derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde kullanilmaktadir. Lineer
hizlandiricilarda ¢ikan 1smnlarin odak noktasi g¢ok kiigiiktiir (2-3mm). Bu nedenle
radyasyon demetinin sinirlar1 keskindir.

Elektronlar, tungsten gibi yliksek atomik sayili bir metalden olusmus targete
carptirilarak frenleme X-151m1 elde edilir. Bu fotonun yayilim yonii gelen elektronun
enerjisine baghdir. Gelen elektronun kinetik enerjisi 100 keV'den az ise, X-15inin
yayitlimi tiim dogrultularda az veya cok esittir. Elektronun enerjisi arttikca, ileri
dogrultuda X-1s1mm1 yayilimi artar. MV mertebesindeki X-1s1n1 tiiplerinde kullanilan

gecirgen tip yiiksek atom numarali hedeflerin bir yiiziine elektronlar gelirken, diger
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yiizinde X-iginlar1 olusur. Gelen elektronun sogurulmasi i¢in hedef yeterli kalinlikta

olmalidir. Lineer hizlandiricilarda X 1ginlart demeti heterojen dagilima sahiptir.

Bir lineer hizlandiricinin kafa kismi su boliimlerden olusur:
» X 1s1n iretimi halinde, elektron hiizmesinin ¢arptirildigi tungsten target; biitiin
elektronlar targette durdurularak frenlenme X 1sinlarini olustururlar.

» Ism huzmesinin ¢apini tayin eden dairesel ilk kolimator.

A\

X 1smlarmi homojen hale getiren koni seklindeki “egalizatér” denilen filtre.

» Elektron demetini homojen hale getiren (elektron i1gmnlamasi halinde, yani
tungsten hedefin kullanilmadigi durumlarda devreye girer) manyetik alan
olusturan difiizor veya “elektron siipiirgesi”’; bu, elektronlarin homojen sekilde
dagilmasini saglar.

» Verilen dozun iki ayr1 iyon odasinda dlciilerek 1s1mn demetinin siddetini ve
simetrik olup olmadiginin kontroliinii saglamak i¢in iki ayr1 iyonizasyon odasi.

» Tedavi sahalarimin tayini i¢in hareketli g¢enelerden yapilmis olan ikincil

kolimator bulunmaktadir.

2.5.1. Gantry

Lineer hizlandiricilar, radyasyon kaynagimmin yatay eksen {izerinde
dondiirebilecek sekilde tasarlanir. Gantry yatay bir eksen etrafinda donerken kolimator
de alanin merkezinden gegen dik eksen etrafinda doner. Gantry’nin dénme ekseni ile
kolimatoriin donme eksenlerinin kesistigi noktaya izomerkez (isocenter) denir.
Lineer hizlandiricida target malzemesi suyla sogutulur. X-1smlarinin en yiiksek enerjisi
gelen elektronun enerjisine esittir. Elektron modunda, kalem genisligindeki elektron
15101, tedavi alani boyunca ayni (uniform) elektron akisi saglamak i¢in sagici tabaka-
(scattering foil) diizenleyici filtre ile genisletilir. Sagici tabaka ince bir metalden
yapilmistir ve genelde bu metal kursundur. Bu tabaka kalinligr 6nemlidir. Sacilma
sirasinda frenlenme 1sinlart ¢ikar. Elektron demetinde bu 1sinlardan kaynaklanan X-1s1m
bulasikligr %5 den azdir. Bulasmay1 azaltmak amaciyla tabaka yeterince ince olmalidir.
Yine bu modda elektronlarin havada sagilmasindan dolay1 ikinci kez bir kolimasyona
gereksinim duyulur. X-1s1n1 modunda yiiksek enerjili elektronlar sirasi ile 6nce hedefe,
sagici tabakaya, diizeltici filtreye (flattening filter) iyon odalarina, gerektiginde wedge

filtreden (motorize) ve hareketli kollimator sisteminden gegerler.
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Gantry, kursun tungsten veya kursun tungsten alagimi olan yiiksek yogunluklu koruyucu
mataryel igerir. Radyasyon sizintisina karsi yeterli derecede kalkan gorevi goriir. X
1sinlar1 hedefi, sagici foil, diizlestirici filtre, iyon odasi, sabit ve hareketli kolimator ve
151k sistemini kapsar. Elektronlarin hedefe carpmasi sonucu bir kisim enerjileri X 1sinina
doniistirken geri kalani 1s1 olarak agiga ¢ikar. Demeti homojen hale getiren diizenleyici
filtre; kursun, tungsten, uranyum, celik, aliminyum veya bunlarin birlesiminden olusur.
Hareketli kolimator kursun veya tungstenden yapilmis olup kaynaktan 100cm uzaklikta
40x40cm? kadar (simetrik ve asimetrik) acilarak tedavi alanim belirler. Isik lokalize
sistemi 151k kaynagi tedavi alaninin boyutunu saptamak i¢in kullanilir. Isik alani ile
radyasyonun hedef alani birbiri tizerine diisiiriiliir. Elektronlar i¢in degisebilir kolimator
veya aplikatorler kullanilir.

Diizeltici filtre simetrik alanlar i¢in yapilmis olup, asimetrik alanlarda kullanildiginda,
temel dozimetrik parametrelerde degisiklikler olabilir.

Isin, birincil kolimator ile sekillendirilip, doz 6l¢iim birimine (ion chamber) gelir. iyon
odasi ile doz, doz hizi, diizgiinliik ve simetri gibi fiziksel parametreler dlgiiliir. Ikincil
kolimatorde bulunan hareketli X ve Y ¢eneleri ile de tedavi alanlar1 olusturulur. Sekil

2-3.’de farkli hizlandiricilar i¢in kolimator yapilar: verilmistir.

2.5.2. Multileaf Kolimator, MLC

Tedavide diizenli veya diizensiz alan olusturmak icin bir¢ok liften olusan,
birbirinden bagimsiz ve otomatik hareket edebilen sistemlerdir. Ureticiye gore degisen
tiplerde MLC’ler vardir. Sekil 2-4. degisik MLC yapilarin1 gostermektedir. Her lifin
kalinlig1 151n gegirgenligi <%]1 olacak sekildedir. Yapraklarin genisligi izosantrda MLC
dizaynina gore 0,5-1 cm’dir. Lif dizaynlart MLC nin fokuslama o6zelliklerini 6nemli
Olciide etkiler. Fokuslama ozellikleri paralel, tek fokuslu ve ¢ift fokuslu olmak iizere

gruplanir [9,16,17].
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ELEKTA VARIAN SIEMENS

Sekil 2-3. Elekta, Varian ve Siemens Hizlandiriclarina ait kolimator yapilari.

ELEKTA VARIAN SIEMENS

Sekil 2-4. Elekta, Varian ve Siemens Hizlandiricilarina ait MLC dizaynlart.

Paralel lifler, birbirine paralel kenarlara sahip liflerden olusur. Tek fokuslu liflerin uglar1
genellikle yuvarlaktir. Cift fokuslu liflerin ise huzme diverjansina uyan uglar1 vardir.
Lifler dairesel bir ark iizerinde hareket ederler. Cift fokus 6zelligi nokta kaynaktan
huzme yayilirken huzme diverjansina uygun hareket etme Ozelligi saglar. Boylece
kiiglik penumbra elde edilebilir. Sekil 2-5.’de double focus 6zelligine sahip Siemens

lineer hizlandiric1 cihazinin kolimator yapisi verilmistir.
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Sekil 2-5. Siemens Primus Lineer Hizlandiricisina ait Kolimator yapisi.

Tablo 2-1. Elekta, Siemens ve Varian hizlandiricilari icin MLC 6zellikleri.
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ELEKTA SIEMENS VARIAN
MLC Kalinhg 75mm 75mm 59mm
Fokalizasyon Basit Iki yonlii Basit
MLC uglar Yuvarlak Fokalize Yuvarlak
Minumum agiklik 6mm Omm 0.2m
Overtravel 12.5cm 10cm 20cm
Interdigitasyon Yok Yok Var
MLC gecirgenligi < %2 < %1 < %2.5
MLC’ler aras1 sizint1 | < %5 < %2 < %4
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2.5.3. MLC’ lerin Kullanim Kolayhg:

Bireysel bloklarin hazirlanmasi zahmetli ve zaman alict bir islemdir. MLC ile blok
hazirlama islemi ortadan kaldirilmastir.

MLC’nin avantajlar1 asagidaki gibi siralanabilir;
» Kursun, Kadmiyum ve Bizmut kontaminasyonunu onler,
Zamandan tasarruf saglanir, alan sekillendirmeleri TPS’de yapilir,
Depolama sorunu yoktur,
Hastaya 0zel blok ile karsilagtirildiginda hasta basina ek bir maliyet getirmez,

Set-up kolaylig1 saglar,

YV Vv VYV VY V

Verifikasyon sistemi ile hata payrt minimuma iner.
» Alan diizeltmeleri otomatik olarak yapilir.

MLC’lerin kullanimiyla 3 Boyutlu Konformal Radyoterapi ile target voliimde istenen
dozu elde etmek ve normal dokular1 korumak miimkiin olmaktadir. Bununla birlikte
MLC genislikleririnin sinirli olmasi sebebiyle alan kenarlarinda izodoz dagilimlar
kisiye 0zel bloklarda oldugu gibi kesin degildir. Bu alan kenarlarinda bulunan kritik
organlar i¢in risk teskil etmektedir. MLC kenarlarindaki doz diislisiinin  MLC
genisliginin azaltilmasiyla distiiginii 5 ve 10mm MLC’li planlar1 karsilastirarak
gostermislerdir. Smm genisligindeki MLC’lerin CNS olgularinda daha iy1 konformite
verdigini bununla birlikte saglikli dokularin daha iyi korundugunu goéstermisler. Das ve
ark. Siemens Lineer Hizlandirici cihaz1 i¢in MLC ile cerroband bloklar arasindaki
penumbra farkin1 Imm.den az bulmuslardir [8]. MLC’ler, standard bloklara kiyasla az
da olsa penumbray1 artirirlar. Huq ve ark. Philips icin MLC’ler tarafindan olusturulan

efektive penumbrayi cerroband bloktan 0.5cm daha genis bulmuslardir [16].

Siemens ,Varian ve Elekta cihazlarina ait penumbra Sekil 2-6. gosterilmistir.
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Sekil 2-6. Elekta, Varian ve Siemens cihazlarina ait penumbra.

2.5.4. Tongue and Groove Effect

MLC uglarinin tam focalize olmamasi lifler arasinda gap kalmasina neden olmaktadir.
Bu da 6nemli problemleri beraberinde getirmektedir.
Birbirine komsu iki MLC arasindaki sizintiyt minimuma indirmek iiretici firmalarin 6ne

stirdiigii ¢ozlimlerden biri tongue and groove dizaynmidir Sekil 2-7.

» Bu dizaynda MLC’lerin sol ve sag koselerinin transmisyonlart birbirinden
farkhidir.
» Birbirine komsu iki MLC’ nin hizlari birbirinden farklidir.
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Elekta Siemens  Varian

Sekil 2-7. Elekta, Siemens ve Varian cihazlart MLC’lerine arasindaki ait tongue &
groove dizaynlari.

Sekil 2-8. Varian cihazlarina ait tongue & groove dizayni.
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Tongue and Groove Effect

Sekil 2-9. Klinikte tongue & groove effect.

Tek sahada %15’e kadar ¢ok alanli bir tedavi ise %1.6’ya kadar doz degisimine
degisimine sebep olmaktadir [9]. Sekil 2-10’ da Siemens, Varian ve Elekta Lineer
Hizlandiric1 cihazlarinin kolimator yapilarindan dolayr olusan Tongue and Groove
Effect goriilmektedir. Sekil 2-10’da gorildiigi gibi Siemens cihazinin kolimator
yapisindan dolayr bu etki en azdir. Elekta i¢in bu deger %67 iken Varian ic¢in %78,

Siemens cihazi i¢in %86 olmaktadir.
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Sekil 2-10. Elekta, Siemens ve Varian cihazlarina ait tongue&groove effect.
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2.6. Doz Hesaplama Algoritmalari

Doz hesaplama algoritmalarinin dogrulugu sadece ¢ok heterojen dokular i¢in
problemlidir. Bu problemleri ortadan kaldirmak icin hastada enerji transportunun
detayli bir modellemesini gereklidir. Ornegin, hava kavitelerinin yakinindaki gelismeler

de hep bu problemi ¢6zmek igin gelistirilmistir [17,18].

2.6.1. Diizeltme Tabanh Algoritmalar

Olgiimler, referans kosullar altinda diizenli tedavi alanlar1 icin su fantomunda
TAR, TPR, Output factor ve OAR o0l¢timleridir. Hastadaki doz, belirli tedavi alanlari
icin pek ¢ok diizeltme algoritmasi (doku eksikligi, doku inhomojenitesi) uygulanarak
bulunur. Bu metotlar tamamen o6l¢iim verilerine dayanir, ¢ok hizlidir ve LINAC
tarafindan saglanan radyasyon alani ile hastada e ve fotonlar tarafindan transport edilen
enerji arasinda ayrim yapmaya gerek yoktur.

Eger hastada enerji depolanmasindan sorumlu olan fiziksel islemleri direkt
olarak hesaba katmak istersek model tabanli algoritmalar kullaniriz. Bu da doz
kernel’lerin tanimlanmasmi gerektirir. Doz kernel farkli seviyelerdeki enerji
transportunu ve primer foton doku etkilesimleri ile olusan sudaki doz depolanmasini
tanimlar. Inhomojen hasta geometrilerinin uygulandigi durumlarda lokal doku

yogunluklarinin dikkate alinmasi i¢in doz kernel’ler boyutlarina gore skalalandirilir.

2.6.2. Model Tabanh Algoritmalar

Enerjinin hastada absorplanmasi yani doz depolanmasi bu metotlarda pek ¢ok
basamaga ayrilir. Enerji absorpsiyonunun diisiiniilmesinden 6nce tedavi cihazinin
radyasyon outputu modellenir. Bu da LINAC’tan ortaya ¢ikan fotonlarin primer enerji
akist modellenerek basarilir. Ilgili modeller suda basit tedavi alanlar1 i¢in 6lgiilen doz
verileri i¢in kalibre edilir. Gergek enerji, absorpsiyon i¢in uygulanan modellerden
bagimsiz degildir. Primer fotonlarin hesaplanan enerji akisi, hastada enerji absorpsiyon
ve transportunun hesabi input olarak kullamlir. Ilk olarak, primer fotonlarin
absorpsiyonu diistiniiliir ve TERMA (total energy released per unit mass) ile ifade edilir.
Ikincil € ve fotonlar ile bu enerjinin transportu spesifik doz kernel’lerin kullanilmasi ile
hesaba katilir. Hasta CT’lerindeki transfield numaralari ile tarif edilen heterojen
ortamdaki hasta anatomisi daha iyi uzaysal grid ile orneklendiginden dolayr model

tabanli algoritmalar, heterojen ortamda absorbe dozun daha gergek¢i tanimlamasini

yapar.
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Model tabanli algoritmalarda hesaplama siiresi yiiksektir. Model tabanl
algoritmalar, diizeltme tabanli metotlara gore, LINAC tarafindan saglanan radyasyon
alaniin daha dogru tanimini gerektiren hastada absorbe edilen enerjinin daha yiiksek
uzaysal c¢oOziinlrliiglinii saglar. Yani model tabanli algoritmalar i¢in radyasyon
kaynagindan ¢ikan radyasyon alaninin ek bir modellemesine gerek duyulmaktadir.

Model tabanli algoritmalarin en basit formu pencil-beam algoritmasidir ve
standart hizlidir. Daha karmasik ve dogrusu ise superpozisyon algoritmasidir.

Model tabanh algoritmalar yaklasimlara dayanir ve radyasyon alanindan dagilan
mikroskobik enerji absorpsiyonunu igeren fiziksel olaylar1 sadece kismen tanimlar.

Monte Carlo, mikroskobik radyasyon-doku etkilesimleri hakkinda bilinen biitiin
fiziksel 6zellikleri igeren en komplike yaklagimdir.

MC hesaplamasi, genelde iki bagimsiz bilesenden olusur;

a-) ilgili makinenin tedavi kafasinin geometrik dizaynina dayanan LINAC phase
space’in simiilasyonu ve LINAC’in Bremss targetine ¢arpmadan once ¢ demetinin
birkag¢ karakteristik parametresi

b-) Hasta icerisindeki enerji absorpsiyon ve transportunun simiilasyonu.

2.6.2.1. Primer Foton Akisinin Modellenmesi

Radyasyon alani, primer fotonlarin, sa¢ilmis fotonlarin ve e ‘larin kompleks bir
karisimidir. Dogru bir doz hesaplamasi i¢in asagidaki fiziksel 6zellikler temel olarak
bilinmelidir:

Parcacigin enerji spektrumu, hiz yonlerinin spektrumu ve lateral dagilim ya da
aki, merkezi demet eksenine dik diizlemde tanimlanmistir. LINAC’in en basit
yaklasiklig1 primer fotonlarin etkin akis1t modellenerek saglanir.

Bu modellerdeki temel varsayim, enerji spektrumunun demet eksenine gore
fotonlarin lateral lokalizasyonundan bagimsiz olmasidir. Bu enerji spektrumunun klinik
uygulamasinin nasil elde edilecegine dair iki metot vardir;

i-) MC simiilasyonu ile ortaya ¢ikan primer foton demetinin tiimiinii hesaplama
yaklagimi. Dar e” demetinin LINAC’1n targetine ¢arpmasi ile foton yaratma islemi ve ilk
fiziksel ilkeden modellenen tedavi kafasindaki atenuasyon ve sagilmalar.

Tedavi kafasindaki biitiin ilgili bilesenlerin fiziksel 6zelliklerinin ve geometrik
yerlerinin tam olarak bilinmesi ile bu hesaplamalar LINAC’in baslangic e demetini
karakterize eden sadece birka¢ parametreye baghdir. Yani, e “larin ortalama enerjisi,

enerji spektrumunun varyansi ve ¢” demetinin agisal diverjansi.
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1i-) Daha pratik metot ise, Olgiilen derin doz datas1 ile 6nceden hesaplanmis derin
doz enerjisinin enerji agirlandirilmis toplaminin karsilagtirilmasidir.

Gergek enerji spektrumunun, E; derin doza D(E;, z), basit tedavi alaninin 6l¢iim
degerlerine Dspectrum (z ) katkida bulundugu varsayilir.

Elementel mono-enerjik derin doz egrileri D(E;, z), MC simiilasyonundan elde
edilir. Genellikle, agirlik faktdrleri o (Dspectrum (2)= £ o D(Ei, z) ) elde etmek icin
uygulanir. Yani, 6l¢iim datasini tireten enerji spektrumu elde edilir. Bu islem verilen
6lciim derin doz datasi ile uyumlu olan sadece bir enerji spektrumunu seger. Ancak, bu
sadece foton demetinin e” kontaminasyonunu hesaba katar.

Model tabanli algoritmalarin uygulanmasi i¢in enerji spektrumunun yani sira
primer akinin uzaysal dagilimi1 da modellenmelidir. En azindan agagidaki etkiler biitiin
algoritma tarafindan hesaba katilir.

a-) Demet homojenitelerini i¢ine alan primer aki dagiliminin uzaysal sekli

b-)Uzaysal olarak genisletilmis foton kaynagi boyunca lateral penumbra’nin
genislemesi

c-) Kolimator sagilma faktorii tarafindan tanimlanan kolimator sagilmast

d-) Ortam i¢inde akinin atenuasyonu

Ilgili en genis aralik i¢in havada 6lgiilen akinmn primer akisinin modellenmesi
baslangi¢ noktasidir. Daha sonra, diger (b)-(d) etkileri ger¢eklestirmek i¢in bu baslangi¢

akis1 modifiye edilir.

2.6.2.2. Homojen Ortamda Doz Hesabi

Once mono-enerjik z-yoniinde sonsuzca dar foton demeti E enerjili, ® baslangic
akilt homojen ortamdaki (genelde su) doz dagilimini diisiinelim. Primer fotonlarin enerji
akist vy, sudaki lineer foton absorpsiyon katsayisi, p(E) tarafindan ilk yaklasimla
belirlenir. Primer fotonlarin etkilesim noktasinda, r;

¥ (r)=d(ry, 0) Ee™ ® 1, :demet yoniine dik koordinat
T(r) =£(r) w(r)
Yo,
Ortamdaki primer fotonlarin etkilesim orant TERMA’y1 belirler. Belirli bir

noktada r, p yogunluklu ortam ile etkilesim yapan radyasyon alani tarafindan aciga

¢ikarilan birim kiitle bagina toplam enerjidir.

D(r)zj %(r')x‘P(r')xK(r—r')d r
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Bu, lokal olarak a¢iga ¢ikan radyasyon alaninin enerjisi, etkilesim noktasindan r,
ortaya ¢ikan daha fazla tasinim i¢in miimkiindiir. Bu, kavram olarak, doz kernel ile tarif

edilir.

2.6.2.3. Dose Kerneller: Point-spread kernel ve pencil beam

Model tabanli algoritmalar i¢in iki elementel doz kernel kullanmak yaygindir.
En temel kernel k(r,r' ,E); point spread kernel; r' koordinatinda E enerjili primer
fotonlarin etkilesimi ile yaratilan r koordinatinda suda sogurulan enerjinin dagilimini
verir.

Ikinci simif doz kernel pencil beam’dir. Pencil beam kernel fotonlarin sonsuz
1511 boyunca biitiin point-spread kernel’lerin integrasyonu ile elde edilir. Pencil-beam
kernel’ler, merkezi kernel ekseni boyunca suda doz hakkinda daha yogunlastirilmis
bilgi kullanir. Yani, point-spread kernel’den fiziksel proseslerin daha kaba bir
orneklemesini saglar. Boylece karmasik doku inhomojenitelerinde bolgelerdeki pencil
beam kernel’lerine dayanan doz hesaplamalarin1 adapte etmek zordur.

Diger yandan, pencil beam kernel’ler doz hesap siirelerinin az olmasi nedeni ile
avantajlidir. Pencil beam kernel’ler ya MC hesaplamalarindan ya da diizenli alanlarin
output faktorleri, TPR’leri gibi standart dl¢ciim sonuglarindan elde edilir. Siiperpozisyon
ve Konvoliisyon Algoritmalari

Son olarak TERMA ve doz kernel’in iki bileseni dogru absorbe doz hesabi elde
etmek i¢in birlestirilir. Model tabanli hesap algoritmalarina en genel yaklagim
superpozisyon metodudur.

r' noktasindaki biitiin primer etkilesimlerden kaynaklanan tanimlanmis enerji
spektrumu ve TERMA’ya oranla katkilarimi agirliklandiran biitiin doz kernel’lerden
k(r,r',E) doz katkilarinin {ist iiste bindirildigi tarafta ( r ) noktasinda dagitilan dozu

yaratir. Yani,

D(r)=j %(r')x‘P(r')xK(r—r')d r

Superpozisyon yaklagimi homojen ortamda doz hesabi i¢in uygulanan ¢ok
karmasik bir metottur. Fakat doku inhomojenitelerini ilgilendiren bolgelerde doz
hesaplamalar i¢in ¢ok iyi kullanilir.

Pencil beam kernel’in uygulamas: genelde konvoliisyon algoritmasi igin

uygulanir, bu da hesaplama siiresinde 6nemli azalmaya yol agar.
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2.6.2.4. Doku inhomojenitelerinin Hesaba Katilmasi

Doku inhmojenitelerinin oldugu bdlgelerdeki dozu hesaplamak i¢in CT
scan’lerden elde edilen e” yogunluklarindaki varyasyonlar1 hesaba katmak gereklidir. e
yogunluklar1 doz hesaplamasini iki sekilde etkiler;

i-) Lokal TERMA, hastadan etkilesim noktasina dogru primer fotonlarin yoluna
baglidir.

ii-) Doz kernel’ler tarafindan tanimlanan temel etkilesim noktasi etrafindaki
enerji dagilimi e yogunluklarmin degisimlerinden etkilenir. TERMA’nin dogru
hesaplanmas1 fotonun etkilesim noktasina olan yol uzunlugu ile basarilir. Bu islem i¢in
ilgilenilen yol uzunlugu boyunca fotonlarin absorpsiyon orani ilgili ortamin e
yogunlugunun suyun e yogunluguna orani ile skalalandirilir. Daha da énemlisi, ve zoru

ise € yogunluk varyasyonlarinin doz kernel’lerdeki etkisidir.

2.6.2.5. Pencil Beam ve Yol Uzunlugu Derecelendirilmesi

Pencil beam, suda sonsuzca dar monoenerjik foton demetinin 3D doz dagilimini
tanimlayan doz kernel’dir. Fotonlarin bireysel etkilesim noktalar1 pencil demetin
merkezi ekseninde kabul edilir. Burada doku inhomojeniteleri doku ve su arasindaki
rolatif e yogunluklar: ayni yol uzunlugu derecelendirilerek hesaba katilir. Suda pencil
beam kernel degerleri, pencil beam merkezi ekseni boyunca radyolojik yol uzunluguna
gore hesasplanir. Pencil beam merkezi eksenine dik e varyasyonlar1 dikkate alinmaz
yani inhomojenite diizeltmeleri doku inhomojenitelerini levha geometrisi olarak

varsayar, pencil beam ekseni boyunca e” yogunluklarinin degerleri tarafindan gosterilir.

2.6.2.6. Point-Spread Kernellerin Yogunluk Derecelendirilmesi

Superpozisyon algoritmasi i¢in hasta i¢inde primer etkilesim noktasinin c¢ok
dogru modellemesi gereklidir. Sonu¢ olarak, bu metot doz kernel i¢in en dogru
inhomojenite diizeltme tekniklerini uygular. O’Connor teoremine gore, direkt point
spread kernel’e uygulanan Mohan derecelendirme metodu gelistirmistir. Kernel
boyunca enerji transportu diiz ¢izgi boyunca olusan etkilesim noktasi r' ’dan doz
noktasia r olusur. Yani, kernel i¢inde “internal” 1s1n yolu tamimlanabilir. Her bir
internal 11n boyunca kernel’in katkisi ' ile r’yi birlestiren ¢izgi boyunca karsilasilan
ortalama e yogunlugu ile derecelendirilir. Bu da yogunlukla derecelendirilmis doz

depolama kernel’lerine yol acgar.
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2.6.2.7. Kernel Egimi

Superpozisyon yaklasiminin problemi, uzun hesap siiresidir. Bu nedenle, pek
cok yaklasiklik doz hesaplama siiresini azaltmak ic¢in kullanilir. Bir metot, collapsed
cone beam tekniktir ve bu teknik doz kernel’in 6zel i¢ 6rneklemesine refere eder. Ayrica
point spread kernel’lerin eksenlerinin hasta icinde TERMA ’nin belirlenmesi i¢in orijinal
foton 1sinlarinin uygulanmasi i¢in bir araya getirilmesi Onemlidir. Gerekli kernel
egimini goz ardi edilmesi hesaplama siiresini azaltir, ancak 6énemli doz hatalarina neden
olur.

Diisiliniilen diger bir etki, foton enerji spektrumunun sertlesmesidir. Bu etkiler
genelde rutin klinik pratikte minimaldir.

Pencil-beam lateral sagilma etkisini tamamen yok sayiyor. Superpozisyon
algoritmasi ise ikincil e ’larin yan sagilmasinin ¢ogunu hesaba katar.

Ikincil elarla enerji transportunun etkisi en gok MC’da hesaba katilir.

Diistik yogunluklu ortamda ikincil e”larin genisletilmis lateral sagilmast merkezi
eksendeki doz degerlerini azaltir ki bu etki pencil beam algoritma tarafindan tamamen
atlanir ve maksimum dozun %12’sine varan oranlarda fazla hesaplanmasina yol acar.
Bu fark superpozisyon algoritmasi ile dnemli dl¢lide azaltilir. Sadece MC hesaplamasi

%2 dogrulukla deneysel veri ile uyumlu sonug verir.

2.6.3. Monte Carlo Doz Hesaplamalari

Dokudaki dozu hesaplamak icin transport denklemi olarak adlandirilan
kompleks bir denklem ¢6zmek gerekir. Bu denklem her hasta i¢in farklidir ve tedavi
kosullarina- alan boyutu, sekli, radyasyonun enerjisi, demet yoniine baglidir.

Transport denklemini ¢6zmek i¢in iki tip hesap metodu vardir:

1-) Direkt 2-) Indirekt metot

Indirekt metotlar transport denkleminin bilinen ¢oziimii ile baslar. Yani, suda
¢oziilen doz dagilimi. Daha sonra doz dagilimi1 demet konfigiirasyonu ve hastadaki doku
inhomojeniteleri i¢in diizeltilir.

Direkt metotlar transport denklemini agikca ¢ozerek doz dagilimini hesaplar.
Hasta geometrisi CT imajlarina dayanan doku tiplerinin 3D dagilimi ile modellenir.
Hasta yiizeyindeki foton ve e ’larin pargacik fluence’i tedavi cihazinin modeli (LINAC

kafasinin modeli) tarafindan hesaba katilir.
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2.6.3.1. Direkt metotlar: Pencil-beam, collapsed cone, MC

Pencil-beam ve collapsed cone algoritmalar1 superposition / convolution
tekniginin farkli uygulamalaridir. Pek ¢ok basitlestirme ve yaklasikliga dayanir.

1-) Basit kaynaklar (6rn: nokta kaynak veya paralel kaynak) tarafindan
kullanilan tedavi cihazinin modeli

2-) Diiz ¢izgi lizerinde e transportunun modellenmesi

3-) Pencil-beam algoritmasinda lateral yogunluk skalalandirilmasinin
basitlestirilmis ya da atlanmis modellenmesi.

4-) Hesap siiresini azaltmak igin enerji kernel tilt acisinin yaklasik ya da
atlanmis gosterilisi.

5-) Derinlik hardening ve off-axis softening’in etkilerinin ihmal edilmesi ya da
tahmin edilmesi.

Bu teknikler, sonucu birka¢ dakika i¢inde verir ancak 6zellikle bas boyun ve

thorax gibi doku heterojenitesinin yogun oldugu bolgelerde doz hesabi yanlis olur.

2.6.3.2. IMRT Optimizasyonu ile Doz Hesaplamasi

Iterative IMRT tedavi planlamasi igin ileri yiliksek enerji foton doz
hesaplamalarinin  rolii hala arastirilmaktadir. Pencil beam gibi konvansiyonel
algoritmalar inhomojeniteleri iyi hesaba katamadiklar1 i¢in sudan farkli ortamlarda
onemli sapmalarlar olustururlar.

IMRT’deki doz hesaplamalari i¢in 6ncelikle iki yonden 6nemlidir.

1-) Algoritmanin dogrulugunu test etmek i¢in verilen aki amplitude set’inden
meydana gelen final dose pattern’m degerlendirilmelidir . Referans doz
hesaplamalarindan meydana gelen sapmalar sistematik hata olarak adlandirilir.

2-) Ikinci olarak, optimizasyon isleminde doz algoritmasmin etkisi analiz
edilmisgtir. Convergence error olarak adlandirilan aki haritalarindaki  piksel

yogunluklardaki farkliliklar1 hesaba katan doz hesaplamalarindaki sapmalar.

2.6.3.3. Sistematik Hata

Sistematik hata, verilen aki matris setleri i¢in farkli doz hesaplama
algoritmalarimin uygulanmasindan kaynaklanan dozdaki farkliliklar1 belirtir. Sol
akcigerde yer alan 30 mm cap hattindaki kat1 akciger tiimorii diisiik yogunluklu akciger
dokusu tarafindan tamamen sarilmistir. 5 coplanar, IMRT demeti ile hesaplanmaistir.

TM i¢indeki dozu Onemli Olclide fazla hesapladigt (pencil-beam’de)

goriilmiistiir. Superpozisyon’da goriillen underdosage’in sebebi yiiksek E’li foton
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alanlarinda pek ¢ok ikincil e’larin range’i TM hacminin yarigapindan daha biiyiik
oldugu i¢indir. Boylece target bolgesi icinde ikincil e’larin toplam sayisini
absorplayacak yeterli materyal yoktur. Kalan e ’lar diisiik yogunluklu akciger dokusuna

dogru sacilirlar.

2.6.3.4. Convergence Error

Ayni referans doz hesab1 uygulandiginda iki farkli fluence matrisin iki farkli doz
algoritmasi ile elde edilen ters planlama uygulanmasindan kaynaklanan doz farkliliklar
convergence error olarak tanimlanir.

Superposition ile yapilan optimizasyon pencil-beam metot ile yaratilan
fluence’1n olusturdugu PTV’deki belli underdosage’1 kompanse eder.

Superposition algoritmasi ile elde edilen fluence matrix PTV smirindaki piksel
agirliklarin arttirarak PTV’deki yeterli doz kapsamasini saglar.

Sonug olarak; Pencil-beam algoritmasi homojen bdlgelerde yeterli dogrulukta
doz dagilim1 verir, inhomojen bolgelerde superposition algoritmast MC’ye gore mindr
farklar gosterse de target bolgesini iyi bir sekilde kapsayan doz dagilimi yaratir. Bu da,
MC tabanli algoritmalara gore oldukca kisa hesaplama siiresi yaratmasi ve depo edilen

dozun en iyi tarifi oldugunu belirtir.

Pencil Beam

Superposition
Convolution

Monte Carlo

Hesaplama Hizi

Hesaplama Dogrulugu

Sekil 2-11. Doz Hesaplama algoritmlarinin hesaplama hizi ve hesaplama dogrulugu.
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2.7. IMRT teknikleri

2.7.1. Step and Shoot veya Segment tabanh IMRT
Isinlama MLC’lerin hedef voliim tizerindeki hareketi sonlaninca baslar, 1sinlama
bitince MLC yeni pozisyonunu alir. Bu teknikte her alan pek ¢ok alt alandan (segment )

olusur.

Bilgisayar kontrolli MLC’lerin gelismesiyle foton 1sin alanlarinin  yogunlugunu
ayarlamak miimkiin olmustur. Kontrol sistemleri MLC lerin mekanik olarak istenen
pozisyonu almalari saglar. Pek ¢ok lineer hizlandirict Step and Shoot teknigi ile IMRT
yapabilmektedir.

= . B ¢ iE

ud
y

Sekil 2-12. Step and Shoot teknigi.

2.7.2. Sliding Window veya dinamik MLC tabanh IMRT

Step and shoot tekniginin tersine bu teknikte ; Gantry uygun isinlama
pozisyonuna gelince 1sinlama baglar ve 1sinlama esnasinda MLC’lerin hareketi
devamlidir [2,3] .

Bu IMRT teknigi “Sliding window veya Dynamic MLC (DMLC)” ilk olarak Memorial
Sloan-Kettering Cancer Center (Newyork-USA) de kullanilmis.

Bu teknikte alt segmentler yoktur. Her bir alan MLC’lerin hedef hacimde istenen

yogunluk ayar1 yapilmistir.
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Radyasyon

AL

S
] MLC’lerin hareket yonu
1

MLC’lerin hareket yonii

Sekil 2-13. Dinamik IMRT (DMLC) teknigi.
Sliding Window tekniginde MLC hizindan ve MLC’lerin hatali pozisyonlar1 sonrasinda
aralarinda kalabilecek gap [2,3].

20

Dose error (%)
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Nominal leaf gap (cm)

Sekil 2-14. Dinamik IMRT tekniginde MLC’ler arasindaki gap kaynakli doz degisimi.
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2.8. Diger IMRT Teknikleri

2.8.1. Tomotherapy IMRT
Literatiirde “ Slice Therapy ’

b

olarak gecer. Dar bir 151n penceri (2x20 cm)

kullanarak gantry hasta etrafinda donerek 1sinlama yapar.

Ik ticari Tomotherapy cihazi (Peacock MIMIC, Nomos Corp.) konvansiyonel bir
linneer hizlanirictya MIMiC kolimatoriin monte edilmesiyle olusmustur. MIMiC sistemi
ilk olarak Baylor College Houston Tip Merkezi’'nde kullanilmistir. Bundan sonra pek
cok radyoterapi merkezinde yerini almistir. Bu teknik diger IMRT tekniklerinden daha
fazla kullanilmistir[15].

Gilintimiizde artik MIMiC kolimatoriin yerini “Helical Tomotherapy” almistir.

6MV source
T~ Jaws
T Me

MVCT
detector
system
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Sekil 2-15. Tomoterapi Tedavi Unitesi.

Tomoterapi cihazi CT iizerine monte edilmis 6MV enerjisinde siirekli donen
Phoenix Linak sistemine sahiptir. Hem SAD mesafesi hem de CT agikliginin ¢ap1 85
cm’dir. Geleneksel linaklardan farkli olarak cihaz gantrisi kapali olup cihazin tiim
gereksinimleri donen gantry lizerine monte edilmistir. Gantri periyodu ve masa hizi
sahiptir.

Isin kolimasyonu lcm, 2,5¢cm ve Scm alanlarinda agilabilen bagimsiz 15¢m kalinliginda
jaw sistemi ve hava basinciyla ¢alisan 64 yaprakli, merkezdeki kalinligi 6,25¢cm olmak
tizere, 10cm kalinliginda tungsten maddeden yapilmis MLC ile saglanmaktadir.
Radyasyon sizintisini azaltmak amaciyla MLC ler X-1511 kaynaginin merkezine degil

yakinina merkezlendirilmistir. MLC’ler acgik-kapali olmak tizere iki sekilde
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konumlanirlar. Kapanip acgilmalar1 arasindaki siire 20 msn kadardir. Maksimum alan
aciklig1 izomerkezde Scm x 40 cm’dir.

Alan disinda sa¢ilmalara neden olan diizlestirici filtre bulunmamaktadir (flattening
filter). Jawlar kapaliyken primer isina gore elde edilen sizinti miktart % 0,1 den
kiigiiktiir. Lifler arasindaki ortalama sizinti degeri ise yaklasik % 0,3 civarindadir.
Tomoterapi cihazinda kolimator acikligi, PTV, CTV nin almasi gereken dozlar ve riskli
organlarin sinir dozlarinin belirlenmesi gibi hasta tedavi planlamasi i¢in gerekli olan
parametreler belirlendikten sonra sistem Convolution/Superposition algoritmasi
kullanarak (inverse planning) tersten planlama yapabilmektedir. Hastanin yatis
pozisyonu ve tedavi voliimii kontrolii icin MVCT gorintiilleri her tedavi Oncesi
alinabilmektedir. MVCT goriintli verileri gantri iizerinde bulunan 541 adet Xenon
dedektdr ile sisteme aktarilmaktadir. Tomoterapi imaj dedektérleri aliiminyum tabaka
icerisine paralel plaka iyon odalarinin yerlestirilmesiyle olusturulmustur. Dedektor
tizerinde 640 adet kanal bulunmaktadir. Bunlardan merkezi kanallarda bulunan 520
tanesi goriintli almak i¢in yerlestirilmistir. Bir foton dedektor igerisinde etkilesime
girdiginde ikincil elektronlar iyonizasyon boyunca gaz voliimii icerisinde daha fazla
elektronun olusmasina neden olurlar. Her bir dedektor plate e uygulanan -200 bias
voltajl elektrik alan1 etkisiyle yiikler toplayict elektroda dogru akarlar.

Normal linak planlarinda kullanilan wedge, kolimator agisi, 1s1n agis1 gibi bilgilere
gereksinim duymaz. Hasta sabitlemesi, goriintii {istiinde konturu alinmis hedef hacim
(target volume) bazli yapilmaktadir (IGRT 6zelligi). MVCT ile alinan goriintiiler ile CT
Sim veya PET-CT’den gelen gorintilerin ¢akigsmasi masa hareketleri ve lazer
isaretlemesi ile yapilir (Fusion 6zelligi). Tomoterapi’de yesil ve kirmizi renklerde iki
tip lazer sistemi vardir. Yesil lazerler sabittir ve CT merkezinin (izomerkez) 70cm
gerisindedir. Bu noktaya ‘Sanal Izomerkez noktasi’ da denir. Kirmizi lazerler
hareketlidir. 0 konumunda yesil lazerlerle c¢akisir. 0 konumundan hastanin cilt
markerlariyla isaretlendigi konuma hareket eder ve pozisyonlamaya yardimci olur.
Planlama Sisteminde kirmizi lazerler gortilebilir ve hastanin cilt markerlartyla ¢akisacak
sekilde ayarlanir. Kirmiz1 ve Yesil Lazerlerin yardimiyla hastanin isaretleri silinse bile
CT’den alinan goriintiler MVCT goriintiileriyle cakistirilarak hasta masaya dogru

sekilde yatirilir ve tedaviye alinir.
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2.8.2. Robotik IMRT

Robotik IMRT’nin gelisimi radyocerrahinin gelisimine baghi olmustur.1967
yilinda L.Leksell Stockholm Universitesi’nde Gamaknife ile ilk intracranial hastasini
tedavi etti.1994 yilinda Stanford Universitesi’nde J.Adler tarafindan ilk radyocerrahi
hastas1 Cyberknife ile tedavi edildi.Cyberknife iinitesi IMRT nin robotik bir sekilde

hastaya uygulanmasi esasina dayanir.

Acoustic Neuroma, Arteriovenous Malformation (AVM), Astrocytoma, Beyin
metastaslar;,  Glioblastoma,  Trigeminal Neuralgia  Multiforme, Glioma,
Hemangioblastoma, Meningioma, Oligodendroglioma, Pankreas kanseri, Spinal
tiimorler,Prostat kanseri, Akciger kanserleri ve ayr1 boost olarak verilebilecek kiigiik

alanli tedavilerde yaygin olarak kullanilmaktadir.

Tedavi planlamasi (Multiplan), CT/ MRI/ PET/ 3D Angio goriintiilerini tek tek
veya fusion yaparak kullanma imkani1 verir.
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Sekil 2-16. Cyberknife iinitesi tedavi akis semasi.

Cyberknife cihazinda flattening filter ( 1s1n diizlestirici filtre) yoktur, 1sin ¢ok dar
bir alandan ¢ikmakta ve kolimatdr ile hastaya uygulanmaktadir. Sistem 5-60mm.
arasinda 12 adet kolimatdre sahip olup ayrica su an lineer hizlandiricilarda bulunan
MLC’ye benzer IRIS kolimatdr sistemine sahiptir. Isocenteric ve non isocentrik

tedavileri uygulamak miimkiindiir. Tedavi mesafi ( SSD) :65-100cm arasindadir.
Cihazin, ilk yillarda doz hizlar1 300-400 MU/dk. iken su an 800 MU/dk. ulagsmistir.

Cihazin mekanik dogrulugu 0,2mm dir.


http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/acoustic_neuroma.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/arteriovenous_malformation.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/glioma.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/brain_metastases.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/brain_metastases.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/glioma.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/glioma.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/glioma.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/hemangioblastomas.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/meningiomas.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/glioma.asp#radiosurgery
http://www.cksociety.org/PatientInfo/MedicalConditions/pancreatic_cancer.asp#radiosurgery
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Sekil 2-17.Cyberknife Robotik IMRT cihazi.

Cyberknife tinitesi, sanayide sik¢a kullanilan “KUKA” adli robota 6 MV’ Lineer
Hizlandiricinin monte edilmesiyle olusturulmustur. Cihaz 6 adet birbirinden bagimsiz

hareket edebilen eksene sahiptir Sekil 2-17.

Cyberknife tedavi tlinitesinde hastadan aktarilan DRR goriintiilerinin on line kontroliinii
saglayan, 45 derecelik agiyla konumlandirilmis 2 adet diagnostik X 1511 kamerasi ve 2
adet ASi image dedector bulunur.Her 1s5inlama dncesinde, hasta hareket ettiginde sistem
bunu algilayip 10mm’nin altindaki degisimi kendisi otomatik diizeltebilmekte ve 10mm
tizerindeki degisikliklerde ise kullanici tarafindan hastanin dogru pozisyon almasim

ister.
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2.9. IMRT de Kalite Kontrol

2.9.1. Lineer Hizlandiriciya bagh Kalite Kontrol
Klinikte kullanilacak Lineer Hizlandiriciya baglh kiigiik farkliliklar gosterse de
kullanilacak IMRT teknigi Step and Shoot veya Dinamik IMRT tekniginde ortak

yapilmas1 gerekli testler vardir.
Bunlar genel baslik olarak;

> Mekanik testler
Dozimetrik testler; Homojenite,simetri, doz rate,out-put
Kiigiik MU degerlerinde Lineer Hizlandiric1 performansi
MLC pozisyon dogrulanmasti

MLC gecirgenlikleri

YV Vv VYV VY V

MLC hizlar1 (Dinamik IMRT igin ).
Literatiirde pek ¢ok arastirmaci benzer kalite kontrol testlerini Onermektedirler

[19,20,21,22,23,24,25,26,27].

Klein ve ark.[27] tarafindan hazirlanan AAPM Task Group 142 [Report:Quality
assurance of medical accelerators Med. Phys.2009 36(9): 4197-4212] nolu rapora gore
IMRT yapilacak hizlandiriciya ait testler Tablo 2-2°de verilmistir.
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Tablo 2-2. Task Group 142’ye IMRT yapilacak Lineer Hizlandiricl icin mekanik ve

dozimetrik testler.

| IvRT SRS/SBRT

Dozimetrik

X-151n output sabitligi

Doz hiz1 degisimi

Foton 1smi profili diizginlGga
Mekanik

Isik/Is1n alam uyumu

Isik/Isin alan uyumu asimetrik
alanlarigin

SSD mesafe gostergesi

Jaw pozisyon gostergesi
Cross hair

Tedavi masasi pozisyon

dogrulugu

Gantry/Collimator aci
pgostergeleri{90,270,0,180})

Lazer gostergeleri

MLC pozisyon dogrulugu

MLC transmisyon

Dinamik IMRT teknigi icin
MLC hizindaki degisim

%2

%2

%2

2mm. veya her bir alan
kenan icin %1.

1mm. veya her bir alan kenar
icin %1.
1 mm.
1 mm.
1 mm.

1 mm.

10

1 mm.

+1 mm.

+0,5 mm. Acceptance
degerinden sapma

<0,5cm/s

%2

<1mm.f0,5°

<1 mm.



34

2.9.2. MLC pozisyonlarinin dogrulanmasi
IMRT tedavisinde yanlis konumlanmasi karsilikli kenarlar arasinda gap kalmasina
sebep olmaktadir. Olgiim ydntemi olarak Film Dozimetri, Portal Dozimetri yada Array

Dedektorler kullanilir.

Gardenfense testi , MLC pozisyonlarinin dogrulanmasi amaciyla 1mm lik seritler
halinde MLC’lerin yeni pozisyonlari arasinda 2cm. bosluk birakilarak 5cm derinliginde

1sinlama yapilir. Tolerans1 £0.2mm dir Sekil 2-18.

o — 11
Sl L T A
ool I A

) Ja_juuuuuuuuux\_l_

Sekil 2-18. Gardenfense testi.
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2.9.3. MLC Hizlarmn Stabilitesi

MLC hizlarinin degisimi karsilikli kenarlar arasinda gap kalmasma sebep
olmaktadir bu sebepten Dinamik IMRT tekniginde MLC hizlar1 ¢ok dnemlidir. Olgiim
yontemi olarak Film Dozimetri, Portal Dozimetri yada Array Dedektorler kullanilir. Her
bir MLC ciftinin profili statik profil ile kontrol edilir. Bu testin toleransi %2 dir. DMLC
tekniginde farkli gantry agilarinda degisen farkli doz hizlarimin gantry hizlariyla
degisimi Clifton Ling ve ark.tarafindan [28] Sekil 2-19° da gosterilmistirf AMU/At

(dose rate)].

o / S \
600 -
UTWTSTN N

£ 500 7 \ f
S / \/JL\ r /
= ) |
= 400 Gantry Speed Varied H’U Ganiry Speed Varied
@
© 300
@
8 200
(o]
100
0 T T T T
180 a0 0 270 180
Gantry angle

Sekil 2-19. DMLC tekniginde farkli gantry agilarinda doz hizlariyla AMU/At degisimi.

2.9.4. IMRT Planlarinin Kalite Kontrolii

IMRT sahalar1 ¢oklu alt alanlar icerdiginden bunlarin hesap etmek ¢ok zordur.
Bunun yerine dozimetrik kontroller vardir.Prostat IMRT’si i¢in doz kontrol yonetimi
tanimlamiglardir. Bunun i¢in Kodak XV film ve TLD dozimetrisi ile doz tayini
yapmiglardir. Asagida Tablo 2-3.’de IMRT Kalite Kontrol araglarinin karsilagtirmali

tablosu verilmistir.



Tablo 2-3. IMRT Kalite Kontrol araglari karsilastirmal tablosu.
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PTWL. A ) .
Matrix & Gafchromic Radyo-
Sistem/Arag Seven29 EPID ) o TLD
Mapcheck Film romic Film
Radyocromic
. . _ Port Polimer yapida .
Modalite Iyon odasi Diyot . . Giimiis LiF,
Film Film
KapliFilm
Uzaysal
Rezoliisyon Diisiik Diisiik Yiiksek Yiiksek Yiiksek Diisiik
Analiz siiresi Cok Hizli Cok Hizli Hizlh Hizlh Yavas Uzun
. . Gerekmi . ]
Banyo siiresi Gerekmiyor Gerekmiyor Gerekmiyor Uzun Gerekmiyor
yor
Farkhh Gantry
acilarinda Yok Yok Yok Var Var Var
kullanilma
Enerji
Var Var Var Yok Var Var
bagimhilig1
Genis doz
500 cGy’ e
arahginda Var Var Var Var Var
kadar
kullanilma
Doku
Hay1r Hayir Hayr Evet Hayr Evet
Esdegerligi

2.9.5. Doz dagihmlarimin karsilastirilmasinda kullanilan yontemler:

Film dozimetrisi iki boyutlu goriintii ve yiiksek kontrast ve uzaysal ¢oziiniirliik

verir. IMRT sahalar1 i¢in uniform olmayan doz dagilimi1 géstermede cok iyidir.

Kodak Ready Pack film yiiksek ¢oziiniirliik gostererek iki boyutlu doz dagilimi igin

idealdir. Radyografik filmler yiliksek Z materyallerine sahip olduklarindan diisiik enerjili

foton sagilmasina sebep olur.

Kodak XV film (Eastman Kodak Co.Rochester NY.) 100 cGy de sature olurken
Kodak EDR film 500 cGy de sature olmaktadir. Her iki film 24x24 cm alana kadar Co-
60, 6 MV,10 MV ve 18 MV enerjiler i¢in enerjiden bagimsizdir. EDR filmi, XV
filmden daha fazla dogrulukla IMRT doz dagilimi verir. EDR filmi £%2, XV filmin
+%4 dogrulukla absorbe dozu tayin edebilmektedir. EDR film 20cm derinlige kadar %1
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dogrulukla derin dozu tayin ederken XV film %10 dogrulukla derin doz tayin
edebilmektedir.

Bir ¢ok arastirmaci ilk olarak Kodak XV film kullanarak Tedavi Planlama
Bilgisayari’nin doz dagilimlarin1 karsilastirmiglardir. Absorbe doz tayini iginse iyon
odasi kullanmiglardir. Filmin dogrulugu, hedef volumiin i¢inde ve disinda +%?2 olarak
bulmuslardir. Iyon odasi ile yaptiklar1 absorbe doz tayini +%3,5 olarak bulmuslardir.
Tedavi Planlama Bilgisayari ile aradaki bu fark TPS’nin sizint1 radyasyonu ve sagilan

radyasyonu dogru olarak hesaplamamasindan kaynaklandigini bildirmisler.

EDR ve XV filmlerin kalibrasyon egrileri 10x10 alan ve 10cm derinlige kadar ¢ok az
degisim gosterirler. Esthappan ve ark., Niroomand ve ark. EDR filmin IMRT yogunluk
haritas1 ¢ikarmada ¢ok uygun oldugunu gostermisler. EDR filmin %20’nin altindaki
kiiciik doz bolgelerinde XV filmden daha iyi cevap verdigini gostermisler [29,30].

Radyocromic filmler ;
» doku esdegeri olmalari,
» enerji bagimliliklar1 olmadiklari ve

» Dbanyo islemini gerektirmedigi i¢in radyografik filmlerden daha fazla kullanilir

olmustur.

Bu filmlerin dezavantaji diisiik hassasiyetleridir.Tabakalar1 carbon, hidrojen,
oksijen ve nitrojenden olusur. Radyocromic filmlerden MD 55-2, 3-100 Gy arasinda
genis bir bolgede doz cevabi vardir. Isinlamadan sonra polimer tabakada renk degisimi
izlenir. Radyocromic filmler 2-4 Gy/dk. araliginda doz hizindan bagimsizdirlar.
Isinlamadan sonraki renk degisikligi ortamin nemi ve sicakligi optik yogunlugu etkiler.

Enerjiden bagimsiz olduklari i¢in degisik enerji spektrumunda kullanilabilirler [30].
Bu dozimetrik kontroller baglica asagidaki yontemler ile kiyaslanir;

> Izodoz dagilimu ile karsilastirma,

» Fluence map ile profil karsilastirma,

» Merkezi eksende ve merkezi eksen disinda Absorbe Doz olgiimleri ile

karsilastirma,
» DTA (Distance to Agreement ) Analizi,

» Gama Histogram Analizi
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Bu yontemler bir ¢ok arastirict tarafindan IMRT Kalite Kontrol araci olarak

kullanilmustir [31,32,33,34,35,36,37].

2.9.6. Gama histogram analizi:

Ik olarak Low ve ark. tarafindan kullanilan bu metod doz dagilimlarini iki
boyutlu karsilastirma imkan1 verir. Olgiilen dozu referans olarak kabul edip doz farki
(DD: Dose difference) ve mesafe uyumuna (DTA :Distance to agreement ) dayanarak

analiz yapan bir yontemdir [38,39,40,41].

hesanlama noktas

r(r,.r.) . _
NP 5 T, )t D.(x)
IS(F 7 :
DG T e o ,, 6)

f ' é‘D_u I

X / X, =X, _

\— 4: - rm ‘ﬁdld']l 1c !

D (x, )X, e

Sekil 2-20. Gama Histogram analizi analitik diizlemi.
1= N {[r(rm.r)] Ad?pm] +[8%(rm, 1)/ AD?]}
bu esitlikte;
r(rm,f) = |r—rm| ; 8(rm,r) = D(r) — Din(rm)

ise ry noktasindaki doz farkidir. D¢(r¢) nin herhangi bir kismi elips yiizeyini keserse

hesaplanan deger rm,y noktasinda kabul degerini ge¢mis sayilir.

L(rmre) =V {[P(rm, 1) Ad3m] +[8%(rm,r)/AD*M]}

r(rmf) = |r — fm | ; O(rm,fc) = Dc(rc) — Dm(rm) ise hesaplanan ve 6lgiilen doz

degerleri arasindaki farktir.
v(rm) £ 1 ise hesaplanan deger analizi geger,

v(rm) 2 1 ise hesaplanan deger analizi gegcemez.
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. GEREC :

Bu calisma Istanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisii’ nde yapilmistir ve

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

3.1.1 Siemens Oncor Impression Lineer Hizlandirict
3.1.2. PTW MP3-M Su Fantomu

3.1.3. PTW Unidos Elektrometre

3.1.4 RWS3 su esdegeri kat1 fantom

3.1.5. PTW 0,125 cc Semiflex iyon odasi

3.1.6. PTW 30002 iyon odas1

3.1.7. Wellhofer Dose 1 Elektrometre

3.1.8. Wellhofer Scanditronix FC-65 1yon odasi
3.1.9. GafChromic EBT film

3.1.10. Epson Expression 10000XL film tarayici
3.1.11. CMS-XiO Tedavi Planlama Bilgisayar1
3.1.12. PTW Verisoft yazilimi

3.1.13. PTW 2D Array Seven 29



40

3.1.1. Siemens Oncor Impression Lineer Hizlandiricisi:

6 ve 18 MV’lik foton ile 6, 7.5, 9, 12, 15 ve 18 MeV nominal enerji
seviyelerinde elektron demetlerine sahip bir lineer hizlandiricidir ( Siemens Medical
Solutions, Concord, CA, USA). Cihaz 82 liften olusan bir kolimator sistemine sahiptir.
Coklu lifler alt kolimatdére X kolimatdriin yerine yerlestirilmistir. Lif genisligi
izomerkezde 1 cm’dir. Ust kolimatér sistemi bagimsiz hareket edebilen Y
kolimatriinden (Y jaw) olusmustur. Duragan dalga hizlandirict, 270 1ik egici magnet
ve ¢ift sacic1 filtre kullanir. Sanal kama filtreye sahiptir; Y kolimatoriin kapali
durumdan agik duruma her 2mm. de doz verimini degistirerek hareket etmesiyle
olusturulmaktadir. Elektron 1sin1 uygulamalarinda, @=5 cm, 10X10cm2, 15x15cm2,
20x20cm? ve 25x25cm?’lik standart alanh koniisler kullanilir. IMRT tedavisi yapabilme
Ozelligine sahip olup cihazda, elektronik portal goriintiileme sistemi mevcuttur.

Oncor cihazinin MLC yapisinin ¢ift fokuslu (double foccused) olmasi, yani; hem
MLC liflerinin karsilikli yiizleri hem de liflerin yan yiizlerinin diverjansa uyumlu
acilandirilmis olmasi penumbra genisliklerini azaltmaktadir. Y profilleri de Y jaw’in
huzme gelisine uygun olmayan diiz yiizeyinden etkilenmekte ve penumbra genisligi

artmaktadir.

3.1.2. PTW MP3-M Su Fantomu:

Radyoterapi 1sinlarinin doz dagilimlarini otomatik olarak 6l¢gmek i¢in kullanilan
3-boyutlu (3D) su fantomudur (PTW-Freiburg, Almanya). 50x50cm? dedektor hareket
hacmine sahip olup dik olarak 40cm 1sinlamasi ig¢in uygundur. Duvar kalinligr 20mm
akrilikten yapilmistir. En yiiksek dedektor hizi 50mm/s ve 0,Imm hassasiyetle 6l¢lim
alinabilmektedir. Su tankina birlesik olan su fantomunun hareket mekanizmasi
paslanmaz gelikten yapilmistir. El kumandasiyla iyon odasinin 3D hareketini ayarlamak
ve kontrol etmek miimkiindiir.

Fantomun bilgisayarla baglantisini saglayan 2 adet birim vardir. Bunlar “TANDEM” ve
“CONTROL UNIT” birimleridir. RS232 kablosu su fantomu ile su fantomu bilgisayar1
arasindaki iletisimi saglar. Tandem ve Kontrol Unit birimleri 6m.lik kabloyla su

fantomuna baglanip tedavi odasinin igerisine yerlestirilirler.

3.1.3. RW-3 Su Esdegeri Kati Fantom:
RW-3 kat1 su fantomu, yiiksek enerjili radyasyon tedavisi dozimetrisinde
kullanilan, beyaz polistiren’ den yapilmis, %2 TiO iceren, fiziksel yogunlugu 1.045

g/lcm?, elektron yogunlugu 3.43x10% efem® ( su: 3.343x10”® e/cm®) olan bir fantom
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materyalidir. Co-60’dan 20 MV foton ile 4 MeV’ den 25 MeV elektron 1s1n enerjisi
araliginda 6l¢lim yapilacak sekilde tasarlanmistir. Boyutlar1 40 cm x 40 cm’ dir ve 1, 2,
5 ve 10mm kalmliklarindaki levhalardan ibarettir. Iyon odalarinin igine

yerlestirilebilecegi delikli plakalar bulunmaktadir.

3.1.4. PTW Unidos Elektrometre:

X-1sm1 ve elektron 1sim1 dozimetrisinde doz ve doz hizinin O6lgiimiinde
kullanilir. Gy, Sv, R, Gy/min, Sv/min ve R/min gibi farkli radyasyon birimlerinde
Ol¢tim yapar. Farkli polarizasyon voltajlarinda 6lgiim yapma imkani verir (0-400 Volt).
Iyon odalar1 ve kat1 hal dedektérleri ile kullanimi uygundur. Kullanilan iyon odasinin
ozelliklerine bagl olarak genis bir 6l¢iim araliginda dogrulukla okuma yapma imkani

verir. (+) ve (-) polaritede 6l¢tim alinabilir.

3.1.5. PTW 0,125 cm® Semiflex iyon Odasi:

Radyoterapi icin dizayn edilmis olan semifleks iyon odas1 6zellikle motorize
su fantomunda doz dagilimi1 dl¢limlerinde kullanilir. Enerji kullanim aralig1 foton olarak
30 KeV’ dan 50 MV kadardir. iyon odasinm 0,125 em®liik kiiciik hacmi yiiksek
dogrulukla hassas Ol¢iim alinmasina olanak tanir. Hassas hacmin yarigap1 2,75mm ve
uzunlugu 6,5 mm’dir. Duvar materyali 1,19 g/cm3 yogunluklu PMMA ve 0,82 g/crn3
yogunluklu grafittir. Merkezi elektrodu aliiminyumdur. £100-400 Volt polarizasyon

voltajinda dl¢lim yapilabilir. Su gegirmez olarak dizayn edilmistir.

3.1.6. PTW 30002 iyon odasi:

0,6 cm® hassas voliime sahip bir farmer tipi silindirik iyon odasidir. Duvar
materyali ve merkezi elektrodu grafittir. Build-up kepi 4,55mm. kalinliginda olup
PMMA’ dan yapilmigtir. Hassas hacmin yarigapr 3,15mm ve uzunlugu 24 mm’dir. 140
KV 50 MV foton ve 10 MeV - 45 MeV elektron huzmelerini 6lgmeye elveriglidir.

Nominal iyon odas1 voltaj1 £ 400 V’tur.

3.1.7. Wellhofer Dose 1 Elektrometre:

X-151m1 ve elektron 111 dozimetrisinde doz ve doz hizinin Ol¢iilmesinde
kullanilan yiiksek dogruluklu dozimetredir. Doz, doz hizi, ortalama doz hizi,
MU (monitor unit) basina doz, akim ve yiik ekranda goriilebilir. Yaklasik 40 adet iyon
odas1 ve diyotun kalibrasyon faktorleri, fiziksel, geometrik parametreleri depolanabilir.

+ 500 V bias voltajinda ¢alisma imkan1 vardir.
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3.1.8. Wellhofer Scanditronix FC65-P iyon odasi:

Foton ve elektron hiizmeleri i¢in absorbe doz 6l¢limiinde kullanilmaya uygun bir
iyon odasidir. Dis elektrodu POM ( polioksimetilen), i¢ elektrodu aliminyumdan
yapilmistir. Nominal volimii 0.65 cm®, toplam uzunlugu 23.1mm, silindirin i¢ ¢ap1
6.2mm’dir. Imm ¢apinda i¢ elektrodu olan iyon odast 3.9mm build-up kep ile Co-60’da

havada 6l¢im yapmaya da uygundur.

3.1.9. GAFCHROMIC® EBT Film:

ISP tarafindan ilk olarak 2004 yilinda tiretilmistir. Film yaklasik 17 mikron aktif
tabakaya sahip olup; 1sinlanmadan 6nce renksiz ve saydam bir goriiniimdedir. Filme ait
film aktif tabakasiin atomik bileseni Tablo 3-1°de verilmistir . Iyonize edici
radyasyonla rengi maviye doner. 636 ve 585 nm’de maksimum duyarlilik gosterir. MD
55-2’ye gore daha disik dozlara hassastir. IMRT dozimetrisi(1-800 cGy)
uygulamalarinda kullanilir. 8”x10” boyutlarinda {iretilmektedir. Isinlamadan 2 saat

sonra dozimetrik degerlendirme yapilabilir.

Tablo 3-1.GafChromic EBT filmin aktif tabakasinin atomik bilesemi.

Karbon Hidrojen Oksijen Nitrojen Lityum Klor
% 42.3 % 39.7 % 16.2 % 1.1 % 0.3 % 0.3

3.1.10. Epson Expression 10000XL film tarayicisi:

Profesyonel bir diiz yatak film tarayicisidir. En zorlu grafik uygulamalarinin
gereksinimlerini karsilamak {izere tasarlanmis Epson Expression 10000XL (Epson
America, Long Beach, CA, USA), yiiksek ¢oziiniirliik, yiiksek tarama hizi, miitkemmel
islevler ve gelismis ag 6zelliklerin sunan olaganiistii bir A3+ grafik tarayicisidir. 2400
dpi ¢oziiniirliigii ve 3,8 DMax yiiksek optik yogunlugu ile Epson Expression 10000XL,
tam A3-+boyutuna kadar miikemmel kalite sunar. Kolay kullanimli Epson Tarama
siiriiciisinde hem otomatik hem profesyonel c¢alisma modlar1 bulunmaktadir.

Maksimum tarama ¢oziiniirliigli, 12800 dpi x12800dpi; renk derinligi, 48 bit’tir.

3.1.11. CMS-XiO Tedavi Planlama Sistemi:
XiO CMS planlama sistemi (Computerized Medical Systems, St. Louis, MO,
USA) iki boyutlu, iic boyutlu ve YART radyasyon tedavi ve brakiterapi planlama

ozelligine sahip kombine bir sistemdir. Sahip oldugu hesaplama algoritmalar1 foton
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isinlart i¢in; Clarkson, hizli fourier doniisiimii( fast fourier transform, FFT) standard
superposition, FFT convolution, elektron isinlart i¢in 3-D pencil beam’ dir. Bu
algoritmalarla foton ve elektron huzmelerinin doz dagilimlarini hesaplayabilmekte olup
organlarin doz voliim histogramin1 (DVH) c¢ikarmaktadir. Tedavi planlama sistemi

brakiterapi doz planlamalarini da yapabilmektedir.

3.1.12. PTW Verisoft yazilmi:

PTW (Freiburg-Germany) Verisoft yazilim programi tedavi planlama sisteminin
hesapladigi IMRT doz dagilimlarn1 ile aym1 kosullarda cihazda olgiilen gergek doz
dagilimlarinin karsilagtirilmasinda kullanilan bir yazilim programidir. Tedavi planlama
sistemini hesapladigi dagilimlar, linakta 2D-array(seven29) veya film ile olgiilen
degerler karsilagtirilir. Karsilastirma yaparken gamma indeks analiz yontemini kullanir.
Bir IMRT demetinin Ol¢iilen ve hesaplanan noktalarinin matriksi VeriSoft tarafindan
okunup degerlendirilerek izodozlar, profiller ve sayisal degerler karsilastirilabilir. Bu
yazilim programi RapidArc™, VMAT veya TomoTherapy® gibi ileri tedavi teknikleri

icinde uygundur.

3.1.13. PTW 2D-ARRAY Seven 29:

2D-ARRAY seven 29(PTW, Freiburg, Germany), 27x27’lik bir matriks seklinde
dizili i¢i hava dolu 729 adet iyon odasindan olusur. Array’da bulunan iyon odalar
5x5x5 mm boyutlarinda olup merkezleri arasindaki mesafe 10 mm’dir. 729 adet iyon
odas1 maksimum 27x27 cm’lik alan1 kaplamaktadir. Bu iyon odalar1 (PMMA) akrilik ile
cevrili olup dis alan hizl1 data transferi i¢in bir interface icermektedir. Doz goriintiileme
stiresi 400 ile 1000 ms arasinda segilebilir.
2D-ARRAY seven 29 yiiksek enerjili foton demetleri i¢in absorbe doz dl¢limlerinde
kullanilir. 2x2cm? alandan 27x27cm? alana kadar doz hizi ve absolute Ol¢iimiinde
kullanilir. Array o6l¢iilen dozu 3 boyutlu grafik seklinde goriintiileyip elde edilen doz
bilgilerin PTW Mephysto, Multicheck veya Verisoft yazilim programlarina aktarabilir.
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3.2. YONTEM

3.2.1. Siemens ONCOR Lineer Hizlandiricisina ait Y-Yoniindeki profillerin
olciilmesi

3.2.1.1. Acik Alan Derin Doz Ol¢iimleri:

PTW MP3-M Su Fantomu ve PTW 0,125 cc Semiflex iyon odasi araciligla
ONCOR Lineer hizlandiricisina ait 2x2, 3x3,4x4,5x5,7x7,10x10,12x12,15x15,20x20,
25%25,30x30, 35x35,40x40 alana kadar 1mm hassasiyetle acik alan derin doz datalari
elde edildi.

3.2.1.2. A¢ik Alan Profillerinin Olgiilmesi:

5x5,10x10,15x15,20x20,25%25,30%30,40x40 kare alanlarma ait dmax,5,10,20 ve
30cm derinliklerinde Inplain ( Y yoniinde ) 2mm hassasiyetle agik alan profilleri elde
edildi.

3.2.1.3. Diagonal Alan Profillerinin Ol¢iilmesi:
En biiyiikk kare alan 40x40 cm i¢in dmax, dmax-0.5, 0.5, dmax+0.5, 1,

2,3,5,10,20,30,35 cm. derinliklerinde 3mm hassasiyetle diagonal alan profilleri elde
edildi.

3.2.1.4. Total Scatter Faktorlerinin ( TSCF= Scp ) Ol¢iilmesi:
RW?3 kati su fantomunda SAD:100 cm. olacak sekilde d:10 cm. konumlandirilan

PTW 0,6¢c iyon odasi ile 3x3,4x4,5x5,7x7,10x10,12x12, 15x15,20x20, 25x25,30x30,
35x35, 40x40 kare alanlar1 i¢in Ol¢iildii.

3.2.1.5. Kolimator Scatter Faktorlerinin ( Sc ) Olciilmesi:

Estro mini fantom Sekil 3-1. kullanilarak SAD:100 cm. olacak sekilde d:10 cm.
konumlandirilan PTW 0,6¢cc iyon odasi ile 3x3,4x4,5x5,7x7,10x10,12x12,
15x15,20x20, 25x25,30x30,35x35,40x40 kare alanlari i¢in ol¢ildii.
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10 em

Iyon odasi

Sekil 3-1. Estro mini fantom.

3.2.2. Siemens ONCOR Lineer Hizlandiricisimin CMS-XiO Tedavi Planlama
Bilgisayarr’nda Y-yoniindeki profillere gore modellenmesi

PTW MP3-M Su Fantomu araciligla ONCOR Lineer hizlandiricisina ait 2X2,
3x3, 4x4, 5x5, 7x7, 10x10, 12x12, 15x15, 20x20, 25x25, 30x30, 35x35, 40x40 alana
kadar 1mm hassasiyetle agik alan derin doz datalar1 PTW Mephysto Plamo XiO
programi araciligiyla CMS-XiO Tedavi Planlama bilgisayarina yiiklendi (Sekil 3-2).
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Sekil 3-2. Oncor cihazina ait %DD. datalarinin CMS TPS’ye aktarilmasi.

46

5x5,10x10,15x15,20x20,25%25,30%30,40x40 kare alanlarmna ait dmax,5,10,20 ve

30cm derinliklerinde Inplain ( Y yoniinde ) 2mm hassasiyetle agik alan profilleri

yiiklendi (Sekil 3-3).
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Sekil 3-3. Oncor cihazina ait Y yoniinde profillerin yiiklenmesi.
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En biiyiikk kare alan 40x40 cm i¢in dmax, dmax-0,5, 0,5, dmax+0,5, 1,
2,3,5,10,20,30,35 cm. derinliklerinde 3mm hassasiyetle 6lgiilen diagonal alan profilleri
yiiklendi.

RW3 Kati su fantomu araciligryla SAD:100 cm. olacak sekilde d:10 cm.
konumlandirilan PTW 0,6¢cc iyon odasi ile 6l¢iilen 3x3,4x4,5x5,7x7,10x10,12x12,
15x15, 20x20,25x25,30x30,35x35,40x40 kare alanlar1 i¢in Total Scatter Faktorleri
sisteme girildi. Sekil 3-4. Kolimator scatter faktorleri, Sp= TSCF( Scp)/ Sc oraniyla

hesap edilip sisteme girildi.
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[AFETTH I.'.I.I:N-¢'§| [ AT IT
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I

sizlend; 10,00

o
Equare Frald Saca dend

Sekil 3-4.Total scatter faktorlerinin girilmesi.

Convolution/Superposition algoritmasinin modellemesine gore Olclilen degerler ile
hesaplanan degerlerin arasindaki farklarin listelendigi analiz sayfasi ile bilgilerin

dogrulugu denetlendi (Sekil 3-5).
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Sekil 3-5.Xi0 Beam Modeling Analiz sayfasi.

Y yoniindeki ( Inplain ) profillerin yiiklenmesiyle modellenen yeni lineer hizlandirici
ONCOR ( Y ) olarak adlandirildi. Daha dnce tedavi planlama bilgisayarimizda mevcut
olan ve X yoniindeki ( Crossplain) profil verilerden olusturan tedavi cihazt ONCOR ( X
) olarak adlandirildi.

3.3. Oncor Lineer Hizlandiricisinin kolimator sisteminin bitisik alanlar iizerindeki
etkisi:

Calismamiz, asimetrik alanlarin fakli diizlemlerde kesismesini icerdiginden
ONCOR lineer hizlandiricr cihazinin kolimatdr sisteminin irettigi bitisik alanlar test
edildi. Sekil 3-6a Kalibrasyon oOncesi bitisik alanlarin cevabi, asimetrik alanlar

kalibrasyon sonrasi en iyi hale getirildi (Sekil 3-6b).
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Sekil 3-6(a) Asimetrik alanlarin kalibrasyon éncesi (b) Kalibrasyon sonrasi.

Bitisik alanlar test etmek icin Once X1=5cm; X2=5cm; Y1=0cm; Y2=5cm
yapip ilk asimetrik alanimizi olusturup dmax=1.5cm konumlandirdigimiz GafChromic
EBT filmi 1sinladik. Arkasindan X1=5cm; X2=5cm; Y1=5cm; Y2=0cm yapip diger
asimetrik alana ayni1 dozu verdik. Bu islemi sirasiyla asagidaki durumlar igin

tekrarladik;

Bitisik alanlar arasinda gap (aralik) yokken,

Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,

>

>

» Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,

» Bitisik alanlar arasinda 1mm overlap (iist tiste binme) varken,
>

Bitisik alanlar arasinda 2mm overlap varken.
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- (a)
(b) ©
(d) @

Sekil 3-7(a) gap yokken. (b) Imm. gap (c) 2mm. gap (d) Lmm. overlap (e) 2mm.
overlap.

3.4. Bas boyun hastalarina ait IMRT planlarinin olusturulmasi

Klinigimizde mevcut olan Bilgisayarli Tomografi cihazinda BT kesitleri alinan
hastalarin klinik durumunu goére hedef organ ve kritik organ konturlar ilgili radyasyon
onkologu tarafindan belirlendikten sonra IMRT planlamasi i¢in CMS-XiO Tedavi

Planlama Bilgisayari’nda asagidaki gibi doz tanimlamalar1 yapilds;

Sol/Sag Parotis ortalama dozu < 26 Gy,
Sol/Sag Koklea ortalama dozu < 50 Gy,
Beyin sap1 maksimum < 50 Gy,
Kiazma maksimum < 54 Gy,

Medulla spinalis maksimum <45 Gy,

PTV’ye 70 Gy’in min. %95’ini, maksimum %7’sini verecek sekilde,
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Her hasta i¢in ii¢ ayr1 plan yapilds;

PLAN A: ONCOR (YY)

PLAN B: ONCOR ( X)

PLAN C: ONCOR ( X ) —ONCOR (Y ) ile planlar yapildu.

- d
L
P

P

i IA

Sekil 3-8. IMRT planlarinin olusturulmasi.

3.5. CMS XiO Tedavi Planlama Sisteminde IMRT hastalarinin Kalite Kontrolleri

Tedavi planlamasi yapilan her bir hasta i¢cin CMS-XiO Tedavi Planlama
Sistemi’nde 40x40x40 cm® ebatlarinda iic boyutlu sanal fantom olusturuldu. Yapilan
hasta planlar1 bu fantoma tasinarak SSD:90 cm olacak sekilde 10cm derinlikte Fluence
Map (Akt haritasi) olusturuldu. Her hastaya {i¢ ayr1 plan yapildig: i¢in bu planlar PLAN
A,PLAN B,PLAN C olarak ayr1 ayr1 Kalite Kontrolleri yapildi.
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3.6. PTW 2D-Array Seven 29 ile Doz Dagiliminin Dogrulanmasi

CMS-XiO Tedavi Planlama Sistemi’nde olusturulan hasta planlari 1.U.Onkoloji
Enstitiisi’nde mevcut olan LANTIS Network Sistemi ile Siemens ONCOR Lineer
Hizlandiricr cihazina tagindi. CMS-XiO Tedavi Planlama Sistemi’nde planlandigi gibi
SAD:100 cm olacak sekilde 10cm derinlige PTW 2D-Array Seven 29 cihazi
yerlestirildi.

3.7. iyon odasi ile Hasta Planlarinin Merkezi Eksende Nokta Dozun Dogrulanmasi

Hasta planlarinda tiim 1sinlarin gantry agilar1 0 yapilarak isocenterda nokta doz
degerleri kaydedildi. Izocenter noktasindaki nokta doz degerlendirmesi ONCOR Lineer
hizlandirict cihazinda RW3 kat1 su fantomu araciligiyla SAD:100, d:10 cm. derinlige
konumlandirilan 0,6 cc ve 0,125 cc iyon odalari ile her hasta icin ii¢ ayr1 plan kontrol

edildi.

3.8. Hasta planlarina ait Doz Voliim Histogramlarinin degerlendirilmesi

Her hasta ve her plan i¢in ayni doz regetesi diizenlenerek, planlama sonrasinda
Sol/Sag Parotis ortalama dozu, Sol/Sag Koklea ortalama dozu, Beyin sap1 maksimum
dozu, Kiazma maksimum dozu ve Medulla spinalisin aldigi maksimum dozlar
degerlendilerek Mann Witney testi ile PTVgs dozu ile kritik organ dozlar arasindaki
farklilik istatiksel olarak degerlendirildi.
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4. BULGULAR

4.1. Oncor Lineer Hizlandiricisinin kolimator sisteminin bitisik alanlar iizerindeki
etkisi:

Bitisik alanlar1 test etmek i¢in 6nce X1=5cm;X2=5cm;Y 1=0cm; Y2=5cm yapip
ilk asimetrik alanimizi olusturup dmax=1.5cm konumlandirdigimiz GafChromic EBT
filmi 1sinlandi. Arkasindan X1=5cm;X2=5cm;Y 1=5cm;Y2=0cm yapip diger asimetrik

alana ayn1 dozu verdik. Bu islemi sirasiyla asagidaki durumlar i¢in tekrarlandi;

Bitisik alanlar arasinda gap (aralik) yokken,
Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,
Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,

Bitisik alanlar arasinda 1mm overlap (iist {iste binme) varken,

YV V V VY V

Bitisik alanlar arasinda 2mm overlap varken.

Film ¢alismamizin sonucu Tablo 4-1’de goriilmektedir.

Tablo 4-1. Oncor Lineer Hizlandiricisinin asimetrik alanlara etKisi.

no gap 1mm gap 2mmgap 1mm overlap 2mm overlap
X -X +9%1,2 -%5 -%19 +%6 +%18
Y-Y +%0,5 -%1,5 -%7,5 +%3,5 +%7
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4.2. Oncor Lineer Hizlandiricisina ait X ve Y yoniindeki Profillere gore
modellenen ONCOR ( X ) ve ONCOR ( Y ) cihazininin Tedavi Planlama
Sistemi tizerinde bitisik alanlar tizerindeki etkisi

Sekil 4-3. ONCOR (X) - ONCOR (Y) no gap.



Sekil 4-5. ONCOR (Y) - ONCOR (Y) 1mm gap.

Sekil 4-6. ONCOR (X) - ONCOR (YY) 1mm gap.
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Sekil 4-9

. ONCOR (X) - ONCOR (Y) 2mm gap.
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Sekil 4-12. ONCOR (X) ONCOR (YY) 1mm overlap.
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Sekil 4-15. ONCOR (X) - ONCOR (Y) 2mm overlap.
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4.3. Oncor Lineer Hizlandiricisina ait X ve Y yoniindeki Profillere gore
modellenen ONCOR ( X ) ve ONCOR ( Y ) cihazininmin Tedavi Planlama
Sistemi ile PTW 2D Array Seven 29 ile Profil karsilastirilmasi

—o— LAd=156mm
—8— TPS d=15mm
—a— LAd=30mm
—il— TPS d=30mm
—l— LA d=50mm
—o— TPS d=50mm

Rolatif Doz (%)

-150 -100 -50 0 50 100 150

Sekil 4-16. X-X asimetrik alanlari no gap.

120

—e— LAd=15mm
—a— TPS d=15mm
—&— LA d=30mm
—&— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

Rélatif Doz (%)

-150  -100 -50 0 50 100 150

Sekil 4-17. Y-Y asimetrik alanlar1 no gap.

120 -

—e— LA d=15mm
—=— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—i— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

Rélatif Doz (%)

-150 -100 -50 (o] 50 100 150

Sekil 4-18. X-Y asimetrik alanlari no gap.



Rolatif Doz (%)

120 ~

—o— LA d=15mm
—&— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

-150 -100 -50 0 50 100 150

Sekil 4-19. X-X asimetrik alanlar1 1mm.gap.

Rélatif Doz (%)

120 -

—e— LA d=15mm
—a— TPS d=15mm
—&— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

-150 -100 -50 0 50 100 150

mm.

Sekil 4-20. Y-Y asimetrik alanlar1 1mm.gap.

Rolatif Doz (%)

120 A

—— LA d=15mm
—=— TPS d=15mm
—— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—=— LA d=50mm
—— TPS d=50mm

-150 -100 -50 (6] 50 100 150

Sekil 4-21. X-Y asimetrik alanlar1 1mm.gap.
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Rélatif Doz (%)

-150

-100

-50

120 ~

0 50

150

—o— LA d=15mm
—8— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—i— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

Sekil 4-22. X-X asimetrik alanlar1 2mm.gap.

Rélatif Doz (%)

-150

-100

120 A

0 50

100

—e— LA d=15mm
—a— TPS d=15mm
—&— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—i— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

150

Sekil 4-23. Y-Y asimetrik alanlari 2mm. gap.

Rolatif Doz (%)

-150

120 A~

-100

0 50

100

—o— LA d=15mm
—a— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

150

Sekil 4-24. X-Y asimetrik alanlar1 2mm. gap.
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Rolatif Doz (%)

—e—LAd=15mm
—8— TPS d=15mm
—&— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—l—LAd=50mm
—— TPS d=50mm

-150 -100 -50 0 50 100 150

Sekil 4-25. X-X asimetrik alanlar1 1mm.overlap.

Rolatif Doz (%)

140 -

—o— LA d=15mm
—a— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

-150 -100 -50 0 50 100 150

Sekil 4-26. Y-Y asimetrik alanlart 1mm.overlap.

Rolatif Doz (%)

—— LA d=15mm
—8— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

-150 -100 -50 0 50 100 150

Sekil 4-27. X-Y asimetrik alanlar1 1mm. overlap.
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Rolatif Doz (%)

-150 -100

-50

0 50 100

——LAd=15mm
—8— TPS d=15mm
—&— LAd=30mm
—— TPS d=30mm
—l— LAd=50mm
—e— TPS d=50mm

150

Sekil 4-28. X-X asimetrik alanlar1 2mm.overlap.

Rélatif Doz (%)

-150

-100

0 50 100 150

—— LA d=15mm
—=— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—— TPS d=30mm
—— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

Rolatif Doz (%)

[0} 50 100 150

—&— LA d=15mm
—&— TPS d=15mm
—a— LA d=30mm
—@— TPS d=30mm
—l— LA d=50mm
—e— TPS d=50mm

Sekil 4-30. X-Y asimetrik alanlar1 2mm.overlap.
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4.4. PLAN A,PLAN B ve PLAN C’ye gore planlanan hasta planlarimin Doz Voliim
Histogramlarimin karsilastirilmasi:

Her hasta icin ii¢ ayr1 plan yapilarak kritik organlar ve PTV kapsami agisindan
birbirleriyle karsilagtirildi. Sekil 4-31°de bir hastaya ait {i¢ ayr1 tedavi planinin (PLAN
A, PLAN B, PLANC) degerlendirilmesi goriilmektedir.

Beyin sapi P

Beyin sapi PLAN B

Beyin sapli PLAN C

Sekil 4-31.PLAN A, PLAN B ve PLAN C’ye gore planlanan hasta planlarinin Doz
Voliim histogramlarinin karsilastirilmasi.

Ayni sartlarda tedavi plani yapilan 20 bas boyun hastasina ait Doz Voliim
Histogramlarinin karsilastirilmasi sonucunda medulla spinalis dozu ile PTVgs dozlari,
Mann Witney testi ile karsilagtirildiginda PLAN A ve PLAN B i¢in anlamli bir fark
olurken, PLAN C icin anlamsiz oldugu goriildii . PLAN A i¢in p=0,01133, PLAN B
icin p=0,00439, PLAN C i¢in p=0,2123.
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4.5. Oncor Lineer Hizlandiricisinin 'Y yoniindeki profil bilgileriyle elde edilen
ONCOR (Y) ile planlanan hasta profillerinin karsilastiriimasi:

IMRT planinin dozimetrik dogrulamasinda PTW 2D Array ile dlciilen ve TPS
ile hesaplanan aki haritas1 ve doz profillerinin karsilastirmas1 asagidaki gibidir. Ornek
hasta plani i¢in PTW 2D Array ile dl¢iilen ve TPS’de hesaplanan dagilimlar Verisoft
programi ile karsilagtirilarak izodoz dagilimlart ve doz profillerinin iist {iste
getirilmesiyle doz farklari bulundu (Sekil 4-32). Gamma indeks degerlendirmesiyle

gamma faktor haritalar elde edildi.
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Sekil 4-32. PLAN A i¢in PTW Verisoft program ile TPS’den gelen aki haritalarinin
PTW L.A.Seven 29 ile dlgiilen aki haritalariyla karsilagtirilmasi.
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% of Hormalization Yalue (2113 Gy / 2,113 Gy
120+

1007

140 120 100 -0 60 40 20 0O 20 40 BO 80 100 120 140
LR-Prafile [mm]

Sekil 4-33. Plan A’ya gore merkezi eksende Left-Right yoniinde profil karsilastiriimasi.

% of Mormalization Value (2,113 Gy / 2,113 Gy
120

140 120 100 80 -BO0 40 20 0 20 40 BO B0 100 120 140
TG-Profile [mm]

Sekil 4-34. Plan A’ya gore merkezi eksende Gun-Target yoniinde profil

karsilastirilmasi.

Plan A’ya gore Left-Right yoniinde profil karsilagtirilmasi Sekil 4-33’de, Gun-Target
yoniinde profil karsilagtirilmasi ise Sekil 4-34’de gosterildi.
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4.6. Oncor Lineer Hizlandiricisinin X yoniindeki profil bilgileriyle elde edilen
ONCOR (X) ile planlanan hasta profillerinin karsilastiriimasi:

IMRT planinin dozimetrik dogrulamasinda PTW 2D Array ile 6l¢iilen ve TPS
ile hesaplanan aki haritas1 ve doz profillerinin karsilastirmasi asagidaki gibidir. Ornek
hasta plani i¢in PTW 2D Array ile dl¢iilen ve TPS’de hesaplanan dagilimlar Verisoft
programi ile karsilagtirilarak izodoz dagilimlart ve doz profillerinin st {iste
getirilmesiyle doz farklari bulundu (Sekil 4-35). Gamma indeks degerlendirmesiyle

gamma faktor haritalar elde edildi.
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Sekil 4-35. PLAN B icin PTW Verisoft programi ile TPS’den gelen aki haritalarinin
PTW L.A.Seven 29 ile dlgiilen aki haritalariyla karsilagtirilmasi.
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% of Hommalization % alwe (1,990 Gy /1,990 Gy
120

140 120 100 80 60 40 20 O 20 40 6O 80 100 120 140
LR-Prafile [rmm]

Sekil 4-36. Plan B’ye gore merkezi eksende Left-Right yoniinde profil karsilastiriimasi.

% of Mormalization Walue [1,930 Gy /1,930 Gy)

-140 120 100 -80 -0 40 20 0 20 40 EBO 8O 100 120 140
T1R-Prafil= Traml

Sekil 4-37. Plan B’ye gore merkezi eksende Gun-Target yoniinde profil

karsilastirilmasi.

Plan B’ye gore Left-Right yoniinde profil karsilagtirilmas: Sekil 4-36’da, Gun-Target
yoniinde profil karsilagtirilmasi ise Sekil 4-37’de gosterildi.
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4.7. ONCOR (X)-ONCOR (Y) ile planlanan hasta profillerinin karsilastirilmasi:

IMRT planinin dozimetrik dogrulamasinda PTW 2D Array ile 6l¢iilen ve TPS
ile hesaplanan aki haritas1 ve doz profillerinin karsilastirmas1 asagidaki gibidir. Ornek
hasta plani i¢in PTW 2D Array ile dl¢iilen ve TPS’de hesaplanan dagilimlar Verisoft
programi ile karsilastirilarak izodoz dagilimlart ve doz profillerinin {ist {iiste
getirilmesiyle doz farklari bulundu (Sekil 4-38). Gamma indeks degerlendirmesiyle

gamma faktor haritalar elde edildi.

100 %1981 cGy

200 %
120,200 %

Sekil 4-38. PLAN C i¢in PTW Verisoft programi ile TPS’den gelen aki haritalarinin
PTW L.A.Seven 29 ile olgiilen aki haritalartyla karsilagtirilmasi.
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% of Mormalization Yalue [1,981 Gy /1,981 <Gy
120+

100+

140 120 100 -0 B0 40 20 0 20 40 B0 80 100 120 140
I B-Prafila Traml

Sekil 4-39. Plan C’ye gore merkezi eksende Left-Right yoniinde profil karsilastirilmasi.
% of Mormalization Yalue (1,981 Gy /1,981 <Gy
1201

100+

140 120 100 80 6O 40 20 0O 20 40 6O B0 100 120 140
TG-Prafile [mm)

Sekil 4-40. Plan C’ye gore merkezi eksende Gun-Target yoniinde profil

karsilastirilmasi.

Plan C’ye gore Left-Right yoniinde profil karsilastiriimasi Sekil 4-39°da, Gun-Target
yoniinde profil karsilagtirilmasi ise Sekil 4-40’da gosterildi.
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4.8. PLAN A’ya gore planlanan hastalarin QA’lerinin merkezi eksen disindaki
profillerinin karsilagtirilmasi:

Plan A i¢in merkezi eksen disindaki profil karsilastiriimast Sekil 4-41, Sekil 4-
42’de verildi.
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Sekil 4-42. Plan A, merkezi eksene gore (2,2) noktasindaki profil karsilagtiriimasi.
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4.9. PLAN B’ye gore planlanan hastalarin QA’lerinin merkezi eksen disindaki

profillerinin karsilagtirilmasi:

Plan B i¢in merkezi eksen disindaki profil karsilagtiriimasi Sekil 4-43, Sekil 4-

44°de verildi.
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Sekil 4-43. Plan B, merkezi eksene gore (-2,2) noktasindaki profil karsilastirilmasi.
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Sekil 4-44. Plan B ;merkezi eksene gore (2,2) noktasindaki profil karsilastirilmasi.
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4.10. PLAN C’ye gore planlanan hastalarin QA’lerinin merkezi eksen disindaki

profillerinin karsilagtirilmasi:

Plan C i¢in merkezi eksen disindaki profil karsilagtiriimasi Sekil 4-45, Sekil 4-

46°da verildi.
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Sekil 4-45. Plan C ,merkezi eksene gore (-2,2) noktasindaki profil karsilastiriimasi.
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Sekil 4-46. Plan C ,merkezi eksene gore (2,2) noktasindaki profil karsilagtirilmasi.
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4.11. Oncor Lineer Hizlandiricisimin Y yoniindeki profil bilgileriyle elde edilen
ONCOR (Y) ile planlanan IMRT Hasta planina ait merkezi eksen nokta

dozlar::

Plan A’ya gore planlanan 20 hastaya ait nokta doz Tablo 4-2’de gosterildi.

Tablo 4-2. PLAN A’ya giore merkezi eksen nokta dozlari.

TPS/PTW 0,125 cc TPS/ 0,6 cc TPS/
HASTALAR TPS PTW Seven 29 lyon 0,125 cc iyon 0,6 cc
Seven 29 % fark Odasi i.0. % fark | odasi i.0. % fark
HASTA 1 220 215,5 2,0 217 1,4 217 14
HASTA 2 195,2 198 1,4 191 2,2 1914 2,0
HASTA 3 210,4 214 1,7 213,6 15 213 1,2
HASTA 4 204,2 212 3,8 202 1,1 202 11
HASTA 5 226,1 214,3 5,2 229 13 228 0,8
HASTA 6 194,5 184,5 51 198 1,8 194 0,3
HASTA 7 201,1 195 3,0 205,3 2,0 205 19
HASTA 8 192,7 188 2,4 200 3,6 199 3,2
HASTA 9 215,3 212 15 217 0,8 218 1,2
HASTA 10 197,5 188 4,8 204 3,2 203 2,7
HASTA 11 204,9 196,5 4,1 201 1,9 202 1,4
HASTA 12 195,3 198 1,4 192,4 15 192 1,7
HASTA 13 200,5 192 4,2 206 2,7 199,5 5,0
HASTA 14 198 190 4,0 204 2,9 200 1,0
HASTA 15 194,6 188,5 3,1 197 1,2 195 0,2
HASTA 16 216,7 221 2,0 222 2,4 223 2,8
HASTA 17 226 217 4,0 232 2,6 230 1,7
HASTA 18 215 218 1,4 218 1,4 218,4 1,6
HASTA 19 195 187 4,1 199 2,0 198 15
HASTA 20 197 204 3,6 2015 2,2 201 2,0
ORTALAMA + STD.SAPMA 2,82+1,32 2+0,75 1,7+1,07
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4.12. Oncor Lineer Hizlandiricisimin X yoniindeki profil bilgileriyle elde edilen
ONCOR (X) ile planlanan IMRT Hasta planina ait merkezi eksen nokta
dozlari:

Plan B’ye gore planlanan 20 hastaya ait nokta doz Tablo 4-3’de gosterildi.

Tablo 4-3. PLAN B’ye gore merkezi eksen nokta dozlari.

TPS/PTW 0,125 cc TPS/ 0,6 cc TPS/
HASTALAR TPS PTW Seven 29 lyon 0,125 cc iyon 0,6 cc
Seven 29 % fark Odasi i.0. %fark | odasi i.0. % fark
HASTA 1 220,3 213,2 3,2 218 1,0 219 0,6
HASTA 2 212,1 207,6 2,1 210 1,0 211,4 0,3
HASTA 3 220,4 225,0 2,0 218 11 218 11
HASTA 4 202,6 197,4 2,6 200 1,3 198 2,3
HASTA 5 256,4 236,9 7,6 254 1,0 253 1,4
HASTA 6 235,9 238 0,8 234 0,8 237 0,4
HASTA 7 213,1 200,5 5,9 218 2,3 217 1,8
HASTA 8 277,6 267 3,8 271 2,4 268 GBS
HASTA 9 220,5 215 2,5 217 1,6 219 0,7
HASTA 10 208,1 202 2,9 205 1,5 209 0,4
HASTA 11 245 238 2,8 240 2,0 241 1,6
HASTA 12 203,2 200,2 1,4 200 1,6 205 0,9
HASTA 13 200,2 190,6 4,8 199 0,6 202 0,9
HASTA 14 246 234 4,9 240 2,4 243 1,2
HASTA 15 202,1 199,2 1.4 209 3,4 208,3 3,0
HASTA 16 225,1 221 1,8 223 0,9 221 1,8
HASTA 17 223 216 3,1 217 2,7 219 1.8
HASTA 18 214 217 1,4 211 1.4 209,4 2,1
HASTA 19 223 214 4,0 220 1,3 221 0,9
HASTA 20 233 235 0,8 238 2,1 235 0,9
ORTALAMA + STD.SAPMA 3,02+ 1,76 1,6 +0,73 1,4 +0,86
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4.13. Oncor Lineer Hizlandiricisimin X ve Y yoniindeki profil bilgileriyle elde
edilen ONCOR (X) ve ONCOR (Y) ile planlanan IMRT Hasta planmna ait
merkezi eksen nokta dozlari:

Plan C’ye gore planlanan 20 hastaya ait nokta doz Tablo 4-4’de gosterildi.

Tablo 4-4. PLAN C’ye gore merkezi eksen nokta dozlari.

TPS/PTW 0,125 cc TPS/ 0,6 cc TPS/
HASTALAR TPS PTW Seven 29 lyon 0,125 cc iyon 0,6 cc
Seven 29 % fark Odasi i.0. %fark | odasi i.0. % fark
HASTA 1 228,3 214,0 6,3 219 4,1 218 4,5
HASTA 2 221,6 235,0 6,0 230 3,8 228 2,9
HASTA 3 201,2 194,0 3,6 197 2,1 199 11
HASTA 4 205,2 214,0 4,3 212 22 215 4,8
HASTA5 231 242,0 4,8 221 4,3 219 5,2
HASTA 6 195,6 207,0 5,8 187 4,4 190 2,9
HASTA7 215,0 200,5 6,7 201 6,5 202 6,0
HASTA 8 200,5 194,8 2,8 191 4,7 192 4,2
HASTA 9 208,7 198,2 5,0 214 2,6 215 3,0
HASTA 10 191,0 205 7,3 207 8,4 209 9,4
HASTA 11 214,3 201,0 6,2 222 3,6 219 2,2
HASTA 12 199 191,7 3,6 208 4,5 201 1,0
HASTA 13 227,5 235,0 3,3 230 11 231 2,7
HASTA 14 201,0 216 745 217 8,0 216 7,5
HASTA 15 217,9 208,4 4.4 201 7.8 204 6,4
HASTA 16 210,1 224 6,6 215 2,3 214 19
HASTA 17 200 191 4,5 191 4,5 195 2,5
HASTA 18 208,7 218 4,5 215 3,0 217 4,0
HASTA 19 213 191 10,3 221 3,8 219 2,8
HASTA 20 215 201 6,5 207 3,7 210 2,3
ORTALAMA + STD.SAPMA 551+1,79 4,3+2,02 3,9+217




4.14. PLAN A’ ya gore planlanan IMRT Hasta planina ait QA sonuclari:

10cm derinlikte PTW Lineer Array Seven 29 ile 6lgiilen koronal kesitteki aki
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haritalart TPS’de hesaplanan aki haritalariyla karsilastirildi. Bu karsilastirma isleminde

0 (gamma) indeks degerlendirmesinde kullanilan DTA ve %doz farki (%DD)

parametrelerine bagli olarak degerlendirmeyi gegen nokta sayilarinin yiizde degerleri

Tablo 4-5’de gosterildi.

Tablo 4-5. PLAN A’ ya gore Gama Histogram Analizi sonuglari.

%3 %4 %5
HASTALAR
3mm 4 mm 5mm 3 mm 4 mm 5mm 3mm | 4mm | 5mm
HASTAL 77,0 72,7 77,0 80,4 76,0 80,5 82,8 78,3 82,7
HASTA2 68,8 73,5 78,3 72,2 76,8 81,8 74,6 79,1 84,0
HASTA 3 83,0 87,7 92,5 86,4 91,0 96,0 88,8 93,3 98,2
HASTA 4 71,0 75,7 80,5 74,4 79,0 84,0 76,8 81,3 86,2
HASTA 5 83,5 88,2 93,0 86,9 91,5 96,5 89,3 93,8 98,7
HASTA 6 75,8 80,5 85,3 79,2 83,8 88,8 81,6 86,1 91,2
HASTA 7 82,0 86,7 91,5 85,4 90,0 95,0 87,8 92,3 97,2
HASTA 8 82,7 87,4 92,2 86,1 90,7 95,7 88,5 93,0 97,9
HASTA 9 69,0 73,7 78,5 72,4 77,0 82,0 74,8 79,3 84,5
HASTA 10 66,0 70,7 75,5 69,4 74,0 79,0 718 76,3 81,2
HASTA 11 83,3 88,0 92,8 86,7 91,3 96,3 89,1 93,6 98,5
HASTA 12 78,0 82,7 87,5 814 86,0 91,0 83,8 88,3 93,2
HASTA 13 82,0 86,7 91,5 85,4 90,0 95,0 87,8 92,3 97,5
HASTA 14 77,7 82,4 87,2 81,1 85,7 90,7 83,5 88,0 92,9
HASTA 15 79,0 83,7 88,5 82,4 87,0 92,0 84,8 89,3 94,2
HASTA 16 74,3 79,0 83,8 77,7 82,3 87,3 80,1 84,6 90,3
HASTA 17 81,0 85,7 90,5 84,4 89,0 94,0 86,8 91,3 96,2
HASTA 18 85,7 90,4 95,2 89,1 93,7 98,7 91,5 96,0 99,2
HASTA 19 74,0 78,7 83,5 774 82,0 87,0 79,8 84,3 89,1
HASTA 20 69,0 73,7 78,5 72,4 77,0 82,0 74,8 79,3 854
ORT.+STD.SP | 77,1459 | 81,4+6,3 | 86,2¢6,3 80,5¢5,9 | 84,746,2 | 89,76,3 82,9459 | 87+6,3 | 91,9+6,1
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4.15. PLAN B’ ye gore planlanan IMRT Hasta planina ait QA sonuclari:

10cm derinlikte PTW Lineer Array Seven 29 ile dlgiilen koronal kesitteki aki
haritalart TPS’de hesaplanan aki haritalariyla karsilastirildi. Bu karsilastirma isleminde
0 (gamma) indeks degerlendirmesinde kullanilan DTA ve %doz farki (%DD)
parametrelerine bagli olarak degerlendirmeyi gegen nokta sayilarinin yiizde degerleri

Tablo 4-6’da gosterildi.

Tablo 4-6. PLAN B’ye gore Gama Histogram Analizi sonuglari.

%3 % 4 %5
HASTALAR
3mm | 4mm 5mm 3mm | 4mm 5 mm 3mm 4 mm 5mm
HASTA1 69,2 72,7 77,8 72,0 76,0 80,0 73,2 77,2 815
HASTA2 60,0 62,5 66,9 62,3 65,7 67,2 64,2 66,8 68,4
HASTA 3 75,4 77,4 81,8 78,2 80,7 83,0 80,8 81,9 84,5
HASTA 4 74,2 81,6 86,0 77,0 84,8 88,1 79,6 86,1 89,7
HASTA5 73,2 78,6 83,0 76,0 81,9 85,2 78,6 83,1 86,7
HASTA 6 77,4 82,8 87,2 80,2 86,1 89,4 82,8 87,3 90,9
HASTA 7 79,3 84,7 89,1 82,1 88,0 91,3 84,7 89,2 92,8
HASTA 8 81,0 86,4 90,8 83,8 89,7 93,0 86,4 90,9 94,5
HASTA 9 62,0 67,4 718 64,8 70,7 74,0 67,4 71,9 75,5
HASTA 10 63,7 69,1 73,5 66,5 72,4 75,7 69,1 73,6 77,2
HASTA 11 72,7 78,1 82,5 75,5 814 84,7 78,1 82,6 86,2
HASTA 12 76,0 81,4 85,8 78,8 84,7 88,0 81,4 85,9 89,5
HASTA 13 78,2 83,6 88,0 81,0 86,9 90,2 83,6 88,1 91,7
HASTA 14 72,2 77,6 82,0 75,0 80,9 84,2 77,6 82,1 82,2
HASTA 15 70,8 76,2 80,6 73,6 79,5 82,8 76,2 80,7 84,3
HASTA 16 68,6 74,0 78,4 71,4 77,3 80,6 74,0 78,5 82,1
HASTA 17 72,8 78,2 82,6 75,6 81,5 84,8 78,2 82,7 86,3
HASTA 18 77,4 82,8 87,2 80,2 86,1 89,4 82,8 87,3 87,1
HASTA 19 72,5 77,9 82,3 75,3 81,2 84,5 77,9 82,4 82,2
HASTA 20 66,4 71,8 76,2 69,2 75,1 78,4 71,8 76,3 79,9
ORT.+STD.SP | 72,2¢5,8 | 77,2¢6,2 | 81,745,2 74,5455 | 80,5+6,2 | 83,716,4 77,4459 | 81,8+6,2 | 85,616,4
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4.16. PLAN C’ ye gore planlanan IMRT Hasta planina ait QA sonuclari:

10cm derinlikte PTW Lineer Array Seven 29 ile dlgiilen koronal kesitteki aki
haritalart TPS’de hesaplanan aki haritalariyla karsilastirildi. Bu karsilastirma isleminde
0 (gamma) indeks degerlendirmesinde kullanilan DTA ve %doz farki (%DD)
parametrelerine bagl olarak degerlendirmeyi gecen nokta sayilarinin yiizde degerleri
Tablo 4-7°de gosterildi.

Tablo 4-7. PLAN C’ye gore Gama Histogram Analiz sonuclari.

%3 % 4 %5
HASTALAR
3mm | 4mm 5mm 3mm | 4mm 5 mm 3mm 4 mm 5mm
HASTA1 62,3 72,7 77,0 64,8 75,1 79,2 66,9 77,2 81,1
HASTA2 53,4 58,1 62,9 55,9 60,5 65,1 58,0 62,6 67,0
HASTA 3 71,0 75,7 80,5 735 78,1 82,7 75,6 80,2 84,6
HASTA 4 61,5 66,2 71,0 64,0 68,6 73,2 66,1 70,7 75,1
HASTA 5 70,2 74,9 79,7 72,7 77,3 81,9 74,8 79,4 83,8
HASTA 6 65,2 69,9 74,7 67,7 72,3 76,9 69,8 74,4 78,8
HASTA 7 70,8 75,5 80,3 73,3 779 82,5 75,4 80,0 84,4
HASTA 8 71,4 76,1 80,9 73,9 78,5 83,1 76,0 80,6 85,0
HASTA 9 57,8 62,5 67,3 60,3 64,9 69,5 62,4 67,0 714
HASTA 10 49,8 54,5 59,3 52,3 56,9 61,5 54,4 59,0 63,4
HASTA 11 71,3 76,0 80,8 73,8 78,4 83,0 75,9 80,5 84,9
HASTA 12 68,9 73,6 78,4 71,4 76,0 80,6 73,5 78,1 82,5
HASTA 13 77,7 82,4 87,2 80,2 84,8 89,4 82,3 86,9 91,3
HASTA 14 65,9 70,6 75,4 68,4 73,0 77,6 70,5 75,1 79,5
HASTA 15 67,5 72,2 77,0 70,0 74,6 79,2 72,1 76,7 81,1
HASTA 16 62,3 67,0 71,8 64,8 69,4 74,0 66,9 71,5 75,9
HASTA 17 67,8 72,5 77,3 70,3 74,9 79,5 72,4 77,0 814
HASTA 18 74,5 79,2 84,0 77,0 81,6 86,2 79,1 83,7 88,1
HASTA 19 63,2 67,9 12,7 65,7 70,3 74,9 67,8 72,4 76,8
HASTA 20 58,8 63,5 68,3 61,3 65,9 70,5 63,4 68,0 72,4
ORT.+STD.SP | 65,6+7,0 | 70,616,9 | 75,3%+7,1 68,0+6,8 | 72,9£7,0 | 77,5+6,9 70,3+7,2 | 75,0£7,0 | 79,4+6,9
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5. TARTISMA

IMRT’nin kullanim1 kompleks sekilli hedef voliim i¢in doz artirimi, riskli organ
dozunun diisiiriilmesi, doz homojenitesinin saglanmasi agisindan ¢ok yararli olmustur.
Alisilagelmis veya klasik konformal tedavinin aksine herbir IMRT alaninin doz
yogunlugu karmasik bir yolla degistirilir.

IMRT kullaniminin bagboyun kanserlerinde en énemli amaglarindan birisi uzun
donem kserostomiyi Onleyebilmek i¢in bir miktar tiikriik bezini korumaktir (genellikle
en azindan bir parotiste). Ayrica nazofarenks kanserlerinde temporal lob dozlarin
azaltma, yutma fonksiyonu igin faringeyal konstriktorleri ve larinksi korumaktir. Pek
cok calismada IMRT nin ciddi kserostomiyi azaltabilecegini gdstermektedir.

Baz1 bas boyun tiimoérlerinde 3 Boyutlu Planlama ile olusturulan ortogonal
bitisik alan tedavilerinin yerini IMRT ile olusturulan ortogonal alanlar almistir.
Ortogonal bitisik alan 1sinlamalarinda, alan birlesim bolgelerindeki doz dagilimi
onemlidir. Alan birlesim bolgesinde bosluk kalmasi soguk bélge olugmasina, alanlarin
ist liste binmesi ise birlesim bdlgesinin istenenden fazla doz almasina dolayisiyla
komplikasyona neden olmaktadir [4,5,6].Birlesim bolgesindeki doz tedavi igin
kullanilan lineer hizlandiricinin kolimasyon sistemi ile ilgilidir. Kolimasyon sistemi,
radyasyon alan kenarinda %20- %80 arasindaki doz diisiis bolgelerinin (penumbra)
miktarin1 belirler. Bu genislik her lineer hizlandiricida ayni degildir. Bazi lineer
hizlandiricilarda alan kenarlarini olusturan X ve Y kolimatorleri i¢in ayni olurken bazi
lineer hizlanlandiricilarda farklidir. Hasta tedavisinde kullanilan tedavi planlama
sistemlerinde tedavi cihazina ait bilgiler tek bir kolimatdrden alinan doz profili ile
olusturulmaktadir ( X veya Y ). X ve Y kolimatorlerinin alan kenarindaki doz diisiis
miktarlarmin farkli olmasi bitisik ortogonal alanlarin kullanildig1 tedavilerde birlesim
bolgesindeki doz dagilimimi belirler.Bu ¢alismada klinigimizde kullanilan Oncor
(Siemens-USA) lineer hizlandirici cihazi double focus kolimasyon sistemine sahip X ve
Y kolimatorlerinin doz diisiis miktarlart farkli bir cihazdir [14]. Hastalarin doz
planlarinin hazirlandig1 tedavi planlama sistemine veri girisleri, kare alanlara ait derin
doz ve doz profil bilgilerinin aktarilmasi ile gerceklesir. Kare alana ait bilgiler her iki
kenarin doz profilleri esit kabul edilerek tek bir alan kenarina ait doz profili bilgileri

girilir. Bu durum farkli alan kenari bilgilerine sahip lineer hizlandiricilar igin
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yapildiginda hazirlanan plan ile hastada gergeklesen plan arasinda farkliliklara neden
olabilir. Ozellikle bazi bas boyun hastalarinin ortogonal bitisik alan ile tedavi
edildiginde kullanilan kolimatore gore dozda farklilik olabilir. Bu calismada, bitisik
ortogonal alan kullanilarak yapilan konvansiyonel ve IMRT isinlamalarinda, X ve Y
kolimatorlerinin alan birlesim kenarinda kullanilmasinin doz dagilimi iizerindeki etkisi
arastirlldt ve tedavi planlama sistemi veriler ile karsilastirarak tedavi sisteminin

dogrulugunu kontrol edildi.
5.1. Oncor Lineer Hizlandiric1 kolimator sisteminin bitisik alanlar iizerine etKisi:

Bag-boyun kanserlerinin radyoterapisinde asimetrik kolimatdrlerle uygulanan en
yaygin teknik tek isocenter teknigidir. Bu teknik gerek Konformal radyoterapide
gerekse IMRT uygulamasinda halen kullanilmakta olup hastaya pozisyon verme ve

tekrarlanabilme 6zelliginden dolay1 pratikdir.

Calismamizin basinda asimetrik kolimatorlerde olusabilecek hatali pozisyon
alma durumunda ; asimetrik alanlar arasinda gap (aralik) ya da overlap (iist liste binme)
durumunda olusabilecek doz farkiliklarini her iki eksen i¢in tedavi planlama sisteminde
modellemesini yaptigimiz ONCOR (X) ve ONCOR (Y) cihazlaridan elde ettigi sonuglar
Tablo 4-1de gosterildi.Tablo 4-1 incelendiginde:

Oncor Lineer hizlandiricisiyla yaptigimz bitisik alan ¢calismalarinda X yoniinde :
» Bitisik alanlar arasinda gap (aralik) yokken,
Matchline bolgesinde (bitisik alan) %1,2’ lik doz artis1,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,
Matchline bolgesinde %5’ lik doz azalmasi,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,
Matchline bolgesinde %19’ luk doz azalmasi,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm iist iiste binme (overlap) varken,
Matchline bolgesinde %6’ lik doz artis,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm iist iiste binme (overlap) varken,

Matchline bolgesinde (bitisik alan) %18’lik doz artis1 tespit edildi.
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Oncor Lineer hizlandiricisiyla yaptigimiz bitisik alan ¢aliymalarinda Y yoniinde :
» Bitisik alanlar arasinda gap (arahk) yokken,
Matchline bolgesinde (bitisik alan) %0,5° lik doz artis1,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,
Matchline bolgesinde %1,5’ lik doz azalmast,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,
Matchline bolgesinde %7,5° lik doz azalmasi,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm iist iiste binme (overlap) varken,
Matchline bolgesinde %3,5°lik doz artist,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm iist iiste binme (overlap) varken,

Matchline bolgesinde %06,8’lik doz artisi tespit edildi.

5.1.1. Oncor Lineer Hizlandiricis1 kolimator sisteminin bitisik alanlar iizerindeki
etkisinin, X yoniinde olgiilerek elde edilen profil bilgileriyle modellenen ONCOR
(X) Tedavi Planlama Sistemi verileriyle karsilastirilmasi:

» Bitisik alanlar arasinda gap (arahk) yokken,
Sekil 4-1’de Matchline bolgesinde (bitisik alan) %2’ lik doz artis1,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,
Sekil 4-4’de Matchline bolgesinde %7’ lik doz azalmast,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,
Sekil 4-7°de Matchline bolgesinde %20’lik doz azalmasi,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm iist iiste binme (overlap) varken,
Sekil 4-10’da Matchline bolgesinde %7’°lik doz artis1,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm iist iiste binme (overlap) varken,

Sekil 4-13’de Matchline bolgesinde %17°1ik doz artisi tespit edildi.
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5.1.2. Oncor Lineer Hizlandiricis1 kolimator sisteminin bitisik alanlar iizerindeki
etkisinin, Y yoniinde olgiilerek elde edilen profil bilgileriyle modellenen ONCOR
(Y) Tedavi Planlama Sistemi verileriyle karsilastirilmasi:

» Bitisik alanlar arasinda gap (aralik) yokken,
Sekil 4-2°de Matchline bolgesinde (bitisik alan) %1’ lik doz artis,

» Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,
Sekil 4-5’de Matchline bolgesinde %2’ lik doz azalmasi,

» Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,
Sekil 4-8’de Matchline bolgesinde %38’lik doz azalmasi,

» Bitisik alanlar arasinda 1mm iist iiste binme (overlap) varken,
Sekil 4-10°da Matchline bolgesinde %3,5’luk doz arts,

» Bitisik alanlar arasinda 2mm iist iiste binme (overlap) varken,
Sekil 4-13’de Matchline bolgesinde %7°lik doz artis1 tespit edildi.

Elde edilen veriler degerlendirildiginde, X kolimatorii bitisik alan alarak
kullanildiginda kolimatdr sisteminin yerlestirilme dogrulugu +1mm oldugunda doz
homojenitesi -%5 ile +%6 arasinda oldugu goriilmektedir.Y kolimatoriiniin bitigik alan

olarak kullanildigt durumda +1lmm hatanin doz homojenetesini -%1,5 ile +%3,5

PR

arasinda degistigi goriilmektedir. Y kolimatori kullanildiginda +1mm kolimator

yerlestirme hatasi tolere edilebilmektedir.

5.1.3. Tedavi Planlama Sistemi iizerinde Oncor Lineer Hizlandiricisinin X ve Y
yoniindeki profil bilgileriyle modellenen ONCOR(X) ve ONCOR (Y)’in birlikte
kullanilmasinin bitisik alanlar iizerindeki etkisi:

» Bitisik alanlar arasinda gap (aralik) yokken,

Sekil 4-3°de Matchline bolgesinde (bitisik alan) %5,5° lik doz azalmast,
» Bitisik alanlar arasinda 1mm gap varken,

Sekil 4-6’da Matchline bolgesinde %12’ lik doz azalmasi,
» Bitisik alanlar arasinda 2mm gap varken,

Sekil 4-9°da Matchline bolgesinde %16’lik doz azalmasi,
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> Bitisik alanlar arasinda 1mm iist iiste binme (overlap) varken,
Sekil 4-12°de Matchline bolgesinde %8’lik doz artisi,

» Bitisik alanlar arasinda 2mm iist iiste binme (overlap) varken,
Sekil 4-15de Matchline bolgesinde %13’liik doz artis1 tespit edildi.

Saw ve ark. bitisik sahalardaki doz inhomojenitesi lizerinde Varian Clinac 600C
(Varian Corporation,Palo Alto,CA) lineeer hizlandiricis1 kullanarak yaptiklari calismada
+1mm Kolimator hatasinda doz varyasyonunun -%15 ile +%15 arasinda oldugunu,

+2mm de ise doz varyasyonunun -%25 ile +25% arasinda oldugunu bildirmislerdir [42].

Sohn ve ark.benzer setup kosullarinda basboyun hastalar1 igin tek isocenter
teknigi kullanarak +lmm’lik st liste binmede %5 doz farkliligi,+2mm’lik st {iste

binmede %6’lik doz artis1 ve 2 mm’lik gap kalmasi durumunda ise %14 doz diisiikligi

bulmuslar [43].

LoSasso ve ark.dinamik modda ¢alisan MLC i¢in =1mm lik pozisyon hatasinin

lem.lik bolgede %10 doz varyasyonuna sebep oldugunu rapor etmislerdir [44].

Literatiirde bizim ¢alismamiza 6rnek bir ¢alisma olmadigi i¢in sonuglarin farkl
eksenler i¢in (X ve Y) birebir karsilastirilmast miimkiin degildir. MLC pozisyon
dogrulugunu tespit etmek igin farkli aragtirmacilar X-Omat film,GafChromic film, iyon

odasi1 ve Epid dozimetri yontemlerini kullanmiglardir.

6 MV foton enerjisi i¢cin Scm derinlikteki X (MLC yoniinde) ve Y (Y jaw)
profilleri 6l¢iilmistiir. 6 MV i¢in O,lZScm3 semiflex iyon odasi, PTW Lineer Array
Seven 29 ve GafChromic film ile elde edilen X ve Y profillerin izodoz degerlerinin
merkezi eksenden uzakliklari ve penumbra (%80-%20) degerleri, X ve Y profil
genislikleri incelendiginde, beklendigi gibi X (MLC yoniinde) profillerinin yaklagik 2-3
mm daha dar ve penumbranin da daha kiigiik oldugu goriilmektedir. Oncor cihazinin
MLC yapisinin ¢ift fokuslu (double foccused) olmasi, hem MLC liflerinin karsilikli
yiizleri hem de liflerin yan ylizlerinin diverjansa uyumlu acilandirilmis olmasi
penumbra genisliklerini azaltmaktadir. Y profilleri de Y jaw’in huzme gelisine uygun
olmayan diiz yiizeyinden etkilenmekte ve penumbra genisligi artmaktadir. Bu durum
bitisik alanlarin kullanildig1 bdlgelerde kolimatoriin £1mm’lik pozisyon hatasini tolere

edilmesine neden olmaktadir.
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5.2. IMRT Hasta planlarina ait merkezi eksen nokta doz sonuglarinin
degerlendirilmesi:

Calismamizda, hasta QA planlarin1 10cm derinlikteki koronal kesitte olusturup
ayni sekilde tedavi cihazinda da ayni geometride, PTW Lineer Array Seven 29, 0,125

cm?® ve 0,6 cm?® iyon odasi ile merkezi eksendeki nokta dozlarini dlgtiik.

Plan A’ya gore TPS’ile PTW Seven 29 arasinda %2,82+1,32 fark olurken 0,125
cm?® iyon odasi ile TPS arasinda % 2+0,75 iken 0,6 cm?® iyon odasi ile TPS arasindaki
farki %1,7+1,07 olarak bulundu.

Plan B’ye gore TPS’ile PTW Seven 29 arasinda 3,02+1,76 fark olurken 0,125
cm?® iyon odasi ile TPS arasinda %1,6+0,73 olurken 0,6 cm?® iyon odas1 ile TPS
arasindaki fark 1,440,86 olarak bulundu.

Plan C’ye gore TPS’ile PTW Seven 29 arasinda %5,51+1,79 fark olurken 0,125
cm?® iyon odasi ile TPS arasinda %4,3+2,02 olurken 0,6 cm?® iyon odas1 ile TPS
arasindaki farki %3,9+2,17 olarak bulundu.

IMRT kiigiik alt alanlar1 igerdiginden, tedavi alanlarinin kalite kontroliinde baz1
dozimetrik problemlerin dogmasina neden olur. Bu problemlerden biri tedavi alani
icerisindeki ani doz diislis bolgelerinin olusmasi. Doz diisiislerine, alan kenarlarina
sacilan elektronlardan dolay1 bozulan elektronik denge sebep olur ve yiiklii parcacik
dengesinin azligr ve hizli doz diisiisleri, hesaplanan doz ile Ol¢lilen doz arasinda
sapmalara neden olur. Diger bir problem ise, doz Ol¢iimlerinde kullanilan dedektor
boyutlarinin tedavi alanlarina kiyasla biiyiik olmasidir. Bu ylizden hassas doz 6l¢limii
almak zordur. Kullanilan dedektorler sadece huzme biiyiikliiglinden kiigiik olmamali,
ayni zamanda penumbra bdlgesindeki hizli doz disiisiinii tanimlayacak yeterli

¢Oziiniirliige sahip olmalidir .

Literatiirde farkli iyon odas1 hacimlerini karsilastirip IMRT absorbe doz tayini
yapan pek ¢ok arastirmaci vardir. En belirgin karsilagtirma Leonid B.Leybovich ve ark.
tarafindan 0,009cm * hacimli iyon odasina kiyasla 0,6cm % hacimli iyon odasimin 60 kez
daha hasssas oldugunu bildirmislerdir. Kii¢iik hacimli iyon odalar1 alan merkezinden

uzaklastik¢a yanlardan gelen katkiyr alacak hassasiyette degildirler [45].

Benzer bir sekilde Laub W.U. ve ark. 0,0015¢cm * hacimli pin point iyon odasi ile
0,125cm * iyon odalari ile yaptiklar1 ¢aligmada tedavi sahasi biiyiidiik¢e iyon odalarinin

voliim etkilerinin arttigin1 gostermisler [46].



86

Merkezi eksende nokta doz Ol¢limlerimiz literatiirii destekler yonde en iyi

sonucu 0,6cm * hacimli iyon odasi ile alindig1 bizim calismamizda da goriilmiistiir.

5.3. PLAN A, PLAN B ve PLAN C’ye giore IMRT Hasta planlarina ait QA
sonuc¢larimin degerlendirilmesi:

Her hastaya ii¢ ayr1 plan yapildi;

CMS-XiO tedavi planlama bilgisayarinda Oncor Lineer Hizlandiricisina ait Y
yoniindeki profil bilgileriyle modellenen cihazi ONCOR (Y) olarak adlandirip, bu
cihaz kullanilarak yapilan plan1t PLAN A olarak,

CMS-Xi0 tedavi planlama bilgisayarinda Oncor Lineer Hizlandiricisina ait X
yoniindeki profil bilgileriyle modellenen cihazi ONCOR (X) olarak adlandirip, bu
cihaz kullanarak yapilan PLAN B olarak,

CMS-XiO Tedavi planlama bilgisayarinda ONCOR (X) ve ONCOR (Y)’nin her
ikisini birden kullanarak yapilan plan PLAN C olarak adlandirildi.

Hasta planlar1 PTW Lineer Array Seven 29 ile 10cm derinlikte 6l¢iildi, TPS de
koronal kesitte hesaplanan aki haritalar1 karsilastirildi. Bu karsilastirma isleminde o
(gamma) indeks degerlendirmesinde kullanilan DTA ve %doz farki (%DD)
parametrelerine bagli olarak degerlendirmeyi gegen nokta sayilarinin ylizde degerleri

bulundu.

PLAN A’ ya gore QA sonuclarimiz ortalama olarak; 3mm %3 icin %77,1£5,9;
5mm %3 icin %86,2+6,3; 3mm %4 i¢in %80,5+5,9; 5mm %4 i¢in 89,7+6,3; 3mm %5
i¢in 82,9+5,9 ve 5Smm %5 i¢in 91,9+6,1 dir.

PLAN B’ ye gore QA sonuglarimiz ortalama olarak; 3mm %3 i¢in %72,2+5,8;
5mm %3 ic¢in %81,7+5,2; 3mm %4 i¢in %74,5+5,5; 5mm %4 i¢cin 83,7+6,4; 3mm %5
i¢cin 77,4+5,9 ve 5mm %5 icin 85,6+6,4 dir.

PLAN C’ ye gore QA sonuglarimiz ortalama olarak; 3mm %3 i¢in %65,6+7;
5mm %3 ic¢in %75,3+7,1; 3mm %4 i¢in %68+6,8; 5mm %4 i¢in 77,5+6,9; 3mm %5
i¢cin 70,3+7,2 ve 5mm %5 i¢in 79,44+6,9 dur.

Basran ve Milton, MapCheck diod array sistemini kullanarak yaptiklari 115
hastanin IMRT QA sonuglarin1 degerlendirmisler. Bu calismada, gama histogram
analizini kullanarak %3 DD ve 3mm DTA sonuglarini bas boyun hastalar1 i¢in %88
olarak beyan etmislerdir [47].
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M.N.Anjum ve ark. GafChromic EBT film kullanarak bas boyun IMRT QA
sonuglari, %3 DD ve 3mm DTA i¢in %90,2+7,1, %3 DD ve 5mm DTA igin
%93,8+6,99, %4 DD ve 3mm DTA icin %9344,90, %4 DD ve Smm DTA igin
%95,2+7,70 ve %5 DD ve 3mm DTA igin %95,1£3,5 ve %5 DD ve Smm DTA i¢in
%96,9+1,80 olarak bildirmislerdir [48].

Gama histogram analizi istatiksel bir yontem oldugu i¢in hesaplanan ve dlgiilen
noktalardaki dozu her zaman dogru olarak tahmin edememektedir. Ozellikle yiiksek ve
diisiik doz gradyentinin oldugu bolgelerde sonuglar 6lgiilen ile uyusmamaktadir.

Low ve ark. yiiksek doz gradyentinin oldugu bolgelerindeki bu kararsizligi, bu
bélgenin sahip oldugu artifaka baglamislar. Interpolasyon yontemi kullanarak 1x1 mm?
gibi ¢ok bir bolgede artifakti 0,2 den daha aza diislirmeyi basarmiglar. Sonug olarak bu
bolgelerde pixel araliklarinin 6dnemli oldugunu vurgulamigslar. Uzaysal ¢oziintirligiin

yetersiz oldugu artifakt durumunda gama analizinde vy(ry) < 1 olan noktalar analizi

gecemeyip sonucu olumsuz etkileyecektir [49].

Mu ve ark. MLC pozisyon hatasinin mekanik dizayna ve bilgisayarin MLC’leri
hatali kontroliinden kaynaklandigini bildirmisler. Varian (Varian Medical Systems, Inc.
Palo Alto,CA) ve Elekta (Elekta AB, Stockholm, Sweden) lineer hizlandiricilarinin
MLC’lerinin u¢ kisimlar1 yuvarlatilmis olup, diiz ¢izgi iizerinde gider gibi yol
almaktadir. Buna karsin Siemens (Siemens Medical Concord,CA) lineer hizlandiricisi
double focus Ozelligine sahip olup geometrik penumbrast ihmal edilebilecek
diizeydedir. Siemens ve Elekta cihazlar statik MLC 0Ozelligine sahipken, Varian
cihazinin MLC’leri hem statik hem de dinamik IMRT yapabilme 6zelligine sahiptir.
MLC pozisyon belirsizligi dinamik MLC ve statik MLC’ler i¢in birbirinden farklidir.
Dinamik MLC’ler i¢cin MLC pozisyon hatast doz hizi ve MLC kontrol sistemindeki
gecikmeyle iliskilidir [50].

Luo ve ark. Varian MLC kontrol sisteminden aldiklar1 log file’ 1 tekrar hesap
ettirip ayn1 zamanda Monte Carlo yazilimi kullanarak karsilastirdiklarinda 0,2mm MLC
pozisyon hatasi saptamiglar. Ayn1 zamanda MLC’ler iizerinde sadece 1 MLC’nin 1-3

mm. sistemik hatada doz dagilimimin %1 degistigini gostermisler [51].

Xia ve ark. 17 bag-boyun hastasinin Pinnacle TPS ( Pinnacle, Philips Medical
Solutions) kullanarak tedavi plant yapilmis ve Siemens 82 MLC’li  lineer

hizlandiricisinda tedaviye alinmis. MLC pozisyonlarinda sirasiyla £1mm, +2mm.lik
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random ve sistemik hatalar1 analiz etmisler. £2mm’ye kadar random hatalarin 6nemli
bir dozimetrik sonu¢ dogurmadigin1 buna karsin sistematik MLC pozisyon hatasinin

Ozellikle ¢ok segmentli (>100 segment) 6nemli doz varyasyonu gosterdigini bildirmisler
[52].

Xia ve ark. MLC pozisyonunda meydana gelebilecek 1mm.lik hatanin basit
IMRT planlart igin Dgsy, de %4 degisim, daha komplex IMRT planlar iginse %8
degisim gosterdigini belirtmisler [52].

5.4. PLAN A, PLAN B ve PLAN C’ye gore merkezi eksen disindaki hasta IMRT
QA profillerinin degerlendirilmesi:

Plan A’ya gore TPS’ile PTW Seven 29 arasinda L-R(Left-Right) yoniinde
9%0,39’luk fark olurken, Gun-Target yoniinde TPS arasinda %#4,4’liik fark bulduk.

Plan B’ye gore TPS’ile PTW Seven 29 arasinda L-R(Left-Right) yoniinde
%4,87°1ik fark olurken, Gun-Target yoniinde TPS arasinda %?2,14’liik fark bulduk.

Plan C’ye gore TPS’ile PTW Seven 29 arasinda L-R(Left-Right) yoniinde
%?2,2’lik fark olurken, Gun-Target yoniinde TPS arasinda %1,5’lik fark bulduk.

TPS’ye gore farkin yiiksek oldugu yerler yiiksek ve diisiik doz bolgelerinin

oldugu noktalardir.

Xia ve ark. Corvus, Nomos TPS’de hesaplanan 40 hastanin merkezi eksen nokta
dozlarin1 her hastaya ait 6lctiikleri dozlarla karsilastirdiklarinda diisiik doz bdlgelerinde
%S5 ile %6 arasinda doz farki bulduklarini rapor etmisler [52].

Calismamizda ayni sartlarda tedavi plam1 yapilan 20 bas boyun hastasina ait
Doz Voliim Histogramlarinin medulla spinalis, beyin sap1 ve PTVgs dozlarinin Mann
Witney testi ile karsilastirilmasi sonucu, PTVgs ile medulla spinalis dozu arasinda:
PLAN A i¢in anlaml bir fark (p = 0,01133), PLAN B i¢in anlamli bir fark (p=0,0043),
PLAN C i¢in anlamsiz (p=0,2123) oldugu gorildii.

IMRT’de en oOnemli nokta Lineer hizlandiricinin kolimatdér yapisina ve
dolayisiyla radyasyon alan kenarinin lokalizasyonunun MLC lokalizasyonuna gore iyi
ayarlanmasidir. Yuvarlak life sahip olan MLC’lerde 1s1kl1 alan tarafindan belirlenen
alan kenar1 ve radyasyon alaniin %50’sinin gectigi yer arasinda bir offset degeri vardir.

Bu deger 0.4-1.1mm arasinda olup MLC tipine, enerjiye ve merkezi eksene olan
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uzakliga gore degismektedir. Cift fokuslu MLC’lerde de bu ofset degeri lif yapisindan
dolayi ¢ok kiigiik bir degere sahiptir [9].

Double focus 06zelligine sahip Siemens ONCOR lineer hizlandirici cihazinin
kolimator 6zelliginden dolay1 X ve Y profilleri farkli penumbra genisligine sahiptirler.
Tedavi planlama sistemleri heniiz iki yonlii profilleri ( X ve Y ) dahil edip cihaz
modellemesi yapamadiklarindan 6lgiilen ile hesaplanan doz degerleri bir miktar farklilik
gostermektedir. Tedavi Planlama Bilgisayarlar1 “Beam Modeling” islemi i¢in X ve Y
kolimatorii i¢in ayr1 data kabul edemediklerinden hi¢bir zaman tam bir modelleme
yapmak miimkiin olmamaktadir. Ancak Monte Carlo tabanli yazilimlarin Tedavi
Planlama Sistemleri’ne girisiyle ger¢ek cihaz modellemesi yapip, ¢ok daha dogru doz

hesab1 mimkiin olabilecektir .

Calismamiz gostermistir ki X ve Y kolimatorlerinin birlikte kullanilmasi {ist iiste
binme ve aralik (gap) kalmasi durumunda olmasi gerekenden daha az veya daha fazla
doz hesap etmekte ve doz homojenitesi bozulmaktadir. Bitisik alan tedavilerinde
kolimatore a¢1 verildiginde Tedavi Planlama Bilgisayar1 birlesim bolgesindeki dozlari

hatali gostereceginden bu durum g6z 6niinde bulundurulmalidir.

Double focus 6zelligine sahip Lineer hizlandiricilar igin Y yoniindeki profil
bilgileriyle cihaz modellemesi yapmak ve bitigik ortogonal alanlarin tedavisinde bu
kolimator tipinin segilmesi, X yoniindeki (MLC yoniindeki) profil bilgileriyle

modellemeye gére kolimasyon hatalarini tolere edebilecektir.

Calismamizda her plan i¢in en kiiciik segment boyutu 2x2 cm? sec¢ilmis olmakla
birlikte segment sayisi arttik¢a hesaplanan doz dagiliminin 6l¢iilenden sapma gosterdigi
gozlendi. PLAN A (Y yonii) icin ortalama segment sayist 90, PLAN B (X yonii) i¢in
95, PLAN C (X ve Y) icin 102 oldugu goriildii .

Mei ve ark. IMRT planlarini fazla ve az sayida segmente sahip olacak sekilde
planlayip, bu iki grubu IMRT dozimetrik dogrulanmasi acisindan karsilastirarak; IMRT
doz dagilimlarimi dogruladiklarinda daha az segment ve segment basina daha biiyiik
monitor unit degerine sahip olan IMRT planlarimin dozimetrik dogrulugunun, ¢ok
sayida segment ve segment basina daha kiigiik Monitor Unit degerine sahip olan IMRT

planlarindan daha yiiksek oldugunu bildirmisler [53].
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Caligmamizda en fazla segment sayist X ve Y kolimatorlerini bir arada
kullandigimiz PLAN C’ de elde ederek, planlanan ile olgiilen arasinda en fazla

uyumsuzlugun PLAN C’ de oldugunu goriildii.

Segment sayist arttikga  kiiclik alanlarin  Olglilen ve  hesaplanan
penumbralarindaki farklar iist tiste gelip hesaplanan ve olgiilen IMRT aki haritalar

arasindaki farki arttirmaktadir .

Bu c¢alismanin sonunda, bag boyun tiimoérlerinin bitisik alanlar kullanilarak
yapilan tedavilerinde, kolimasyon yapisinin buna bagli olarak alan kenarindaki
penumbra genisliginin ¢ok dnemli oldugu goriilmiistiir. Ozellikle her iki eksende farkli
(double focus) lineer hizlandiricilarda daha da 6nem kazanmaktadir. Monte Carlo
algoritmas1 haricinde diger tedavi planlama sistemleri sadece tek bir eksen bilgisini
dikkate alarak hesaplama yapmaktadir. Bu durum bitisik alanlar igeren tedavi
planlarinda hesaplanan doz dagilimi ile hastada gergeklesen doz dagilimi arasinda
farkliliga neden olmaktadir. Doz modellemede kullanilan kolimatér eksenlerinin
tedavide kullanilmast gerekmektedir. Kolimatdr hatalarinin tolere edilebilmesinde
penumbranin daha genis oldugu eksenin bitisik alan kenarinda kullanilmasi birlesim

bolgesindeki doz homojenitesi acisindan yararlidir.
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