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OZET
Kompleks Radyoterapi Tedavilerinde Monte Carlo-Tabanh Simiilasyonlarin

Hastaya Ozgii Dozimetrik Yontemlerle Dogrulanmasi ve Degerlendirilmesi

Radyoterapi kanser tedavisinde en onemli tedavi modalitesidir ve timor
hacmine, timori gevreleyen saglikli dokuya en az zarar verecek sekilde yiliksek
dogrulukla 6l¢iilmiis radyasyon dozunu vermek ve sag kalimi artirmak amaglanir.
Dozimetrik olarak dogrulanmis yiiksek hassasiyetli radyasyon dozunun hedefe yiiksek
dogrulukla verilmesi ve hastalarda doz dagiliminin belirlenmesi basarili tedavi
sonugclari i¢in ¢ok dnemlidir. Son yillarda Radyoterapide karmasik tedavi teknikleri ve
ileri teknoloji iriinii tedavi cihazlar1 kullanilmaya baslanmis ve gelismeleri devam
etmektedir. Bu cihazlarla yapilan tedavilerin radyasyon dozu hesaplamalariin dogru
yapilabilmesi i¢in tedavi planlama sistemleri ve bu sistemler i¢in 6zel doz hesaplama
algoritmalarinin gelistirilmesi gerekmistir. En dogru doz hesaplama yontemi olarak
kabul edilen Monte Carlo (MC) yontemi, ortamdaki parcacik etkilesimlerinin sanal
modellemesini kullanarak sogurulan dozu yiiksek dogrulukla hesaplar.

Bu c¢alismada, radyoterapide hasta tedavilerinde uygulanabilen YART gibi
kompleks  tedavilerin  hastaya  6zgli  dozimetrik = dogrulanmasi  ig¢in
EGSnrc/BEMnrc/DOSXYZnrc modellerinin olusturulmasi ve modellerin dozimetrik
parametrelerle dogrulanarak sonuglarinin degerlendirilmesi amaglanmigtir. Saglik
Bilimleri Universitesi Giilhane Egitim ve Arastirma Hastanesi'nde bulunan Elekta
Synergy lineer hizlandiric1 cihazinin 6 MV foton demetinin MC modeli ve segilen
hastalar i¢in olusturulan tedavi planlart EGSnrc/BEAMnrc/DOSXY Znrc MC kodu ile
modellenmistir. Calismamizda MATLAB2019a, CERR ve CERRmaster yazilimlar
kullanilarak baglangi¢ elektron demetini ve tedavi planmin modelini etkileyen
parametreler belirlenmis, tedavi planlarinin MC modellerinden elde edilen dozimetrik
parametreler ve Tedavi Planlama Sistemi (TPS) verileri ile karsilastirilmistir.

Sonug olarak, Elekta Synergy lineer hizlandirici cihazinin 6 MV foton demeti
i¢in baslangi¢ elektron demti parametreleri belirlenmis ve 6.2 MeV baslangic ortalama
elektron enerjisinin ve 1 mm Full Width Half Maximum (FWHM) en iyi uyumu
verdigi bulunmustur. Tedavi planlarinin degerlendirme sonuglart EGSnrc/BEAMnrc
/IDOSXYZnrc kodu modelinin  hasta spesifik dogrulama yontemi olarak
kullanilabilecegini gostermistir.

Anahtar Kelimeler: Monte Carlo Metod, Baslangig Elektron Demet
Parametreleri, EGSnrc/BEAMNrc/DOSXY Znrc kodu, Hasta-Spesifik Kalite Temini,
Yogunluk Ayarli Radyoterapi.



ABSTRACT
Verification and Evaluation of Monte Carlo-Based Simulations in Patients with

Complex Radiotherapy by Patient-Specific Dosimetric Methods

Radiotherapy (RT) is the most important treatment modality in cancer
treatment and aims at improving survival through the delivery of radiation dose
calculated with high precision to the tumor volume while minimizing exposure of
surrounding healthy tissues. Dosimetrically verified high precision radiation dose
delivery to the target with high accuracy and determination of dose distribution in
patient is very important for successful treatment. In recent years, complex treatment
techniques and devices have been developed and currently used in radiotherapy.
Treatment planning systems and special dose calculation algorithms for these systems
had to be developed in order to acquire accurate radiation treatment dose calculations
with these devices. Monte Carlo (MC) simulation method, accepted to be the most
accurate dose calculation method computes the absorbed dose with high accuracy
using virtual modelling of particle interactions in the environment.

In this study, we aimed to virtually model Linear Accelerator to achieve
patient-specific dosimetric verification using EGSnrc/ BEMnrc/DOSXYZnrc MC
code in IMRT like complex treatments. The MC model of the 6 MV photon beam of
Elekta Synergy linear accelerator, currently used at the Gulhane Training and Research
Hospital of the Health Sciences University Turkey is modelled and treatment plans
created for selected patients were modelled with EGSnrc/BEAMNrc/DOSXY Znrc MC
code. In our study, both the parameters affecting the initial electron beam and the
model of the treatment plan were determined using MATLAB2019a, CERR and
CERRmaster software, and the dosimetric parameters such as Mean Dose, Dgg, Dso
and D> obtained from the MC models of the treatment plans and the same Treatment
Planning System (TPS) parameters were compared.

In conclusion, we determined the initial electron beam parameters of the 6 MV
photon beam Elekta Synergy linear accelerator and found that the system had the best
consistency in the range of 6.2 MeV initial electron energy and 1 mm FWHM Gaussian
distribution. EGSnrc/BEAMnNrc/DOSXY Znrc MC code can be used as patient-specific
verification method for dosimetric accuracy.

Keywords: Monte Carlo Method, Initial Beam  Parameters,
EGSnrc/BEAMNrc/DOSXYZnre, Patient-Specific Quality Assurance, Intensity
Modulated Radiotherapy Treatment.
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1. GIRIS ve AMAC
Radyoterapi (RT), kanser tedavisinde iyonlastirici radyasyonun kullanildigi

hedefe yonelik 6nemli bir tedavi modalitesidir. Radyoterapide tiimor hacmine, tiimori
cevreleyen sagliklt dokuya en az zarar verecek sekilde yliksek dogrulukla olglilmiis
radyasyon dozunu vermek ve sag kalimi artirmak amaglanir(1,2). Tedavi sirasinda
hedefe dozimetrik olarak yiliksek dogrulukta doz verilmesi ve hastalardaki doz
dagilimlarinin belirlenmesi tedavinin basarili sonuglar1 i¢in oldukc¢a Onemlidir.
Giliniimiizde kanserin erken yaslarda goriilme sikliginin artmasi ve bu hastalarda uzun
yasam beklentisine bagli olarak RT tedavilerinde hizli gelismeler olmustur. Bu
gelismelerin sonucunda Yogunluk Ayarli Radyoterapi- YART (Intensity Modulated
Radyoterapi-IMRT) gibi gelismis ve karmasik tedavi tekniklerinin kullanilmasiyla,
tedavilerde Tiimor Kontrol Olasiligi (TCP) artmigs ve Normal Doku komplikasyon
olasiligt (NTCP) azalmistir. Ancak YART gibi kompleks tedavilerde kullanilan
karmasik ve kiiciik demet diizenlemeleri, yiiksek doz degisim bolgeleri olmast,
tedavinin planlanmasini ve dozimetrisini zorlastirmistir. Bu kompleks tedaviler igin
doz hesaplamalarinin dogrulugu ve tedavi planlamasinin kalitesi radyasyon tedavisi
goren hastalara verilen dozlar hayati 6nem tasimaktadir, dozun dogrulugunda %1'lik
bir iyilesmenin erken evre tiimorler igin kiir oraninda % 2'lik bir artisa neden
olabilecegi bildirilmistir (3). Hastaya verilen dozdaki belirsizlik %3-5' den az olmalidir
(4, 5). Bu nedenle hem geometrik hem de dozimetrik olarak yiiksek dogrulukta doz
verilmesi ve hastalardaki doz dagilimlarinin belirlenmesi tedavinin basarili sonuglar

i¢cin oldukca 6nemlidir.

YART'nin dogasinda var olan karmasiklik, tedavi kalite kontroliinii zorlastirir
ve asil zorluk, hastaya 6zel bir kalite temini protokolii tasarlamaktir. Bu protokol,
YART tedavi cihazinin ve tedavi planlama sisteminin devreye alinmasini ve kalite
giivencesini degerlendirmek i¢in kapsamli olmali ve hastaya 6zel kalite glivencesi
icermelidir (6). Genel olarak, YART planinin kalite kontrolii, 6zel olarak tasarlanmis
bir fantom kullanilarak "hibrit plan" ile yapilir ve yaprak konumunun kontroliinii ve
her bir segmentin MU 6l¢iimiinii igerir (6, 7). Ancak fantomdaki doz dagilimlari
hastadakinden farkli oldugu i¢in 6zellikle doz degisim bolgelerinde olusabilecek

farkliliklar tespit edilememektedir. Bu nedenle gergek hastada dozu test eden 6l¢iimler
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tercih edilir ve hastaya 6zel kalite teminin tedavi basarisi {izerinde olumlu bir etkisi

vardir.

Doz hesaplamasinda, ilgilenilen hedef hacimdeki sogurulan doz, fotonlarin ve
elektronlarin madde icinde etkilesimleriyle, tasinmasiyla ve sogurulan dozun
modellenmesiyle belirlenir. Ge¢miste ve halen kullanilmakta olan, doz hesaplama
algoritmalari, su fantomunda Ol¢ililen doz dagilimlar1 kullanilarak uygulanan doku
heterojenitesi, mesafe degisimleri ve ylizey diizensizlikleri tizerine ¢esitli diizeltmelere
ve radyasyon taginiminin (transportunun) analitik modellemesine dayanir ve bu
algoritmalar1 dogrulamak i¢in kapsamli 6l¢iimler yapmak gerekir. Sogurulan dozun
deneysel oOl¢iimiindeki dozlarin hesaplanmasi sayisal modelleme olmadan iyon
odalarinin doku esdegeri olmamasi, enerji bagimliligi gibi pek ¢ok niceligin etkisini
belirlemek zor hatta imkansizdir. Bu tiir niceliklerin etkileri, yaklasik dlglimlerle,
analitik modellerle ya da yalnizca varsayimlara dayanarak c¢oziimlenmeye
calistlmigtir. Giiniimiizde bu gibi faktorler, Monte Carlo (MC) yontemiyle
yaklagimlara ve varsayimlara gerek kalmadan, radyasyon detektorleriyle sogurulan
doz tayininin dogrulugunu artirarak hesaplanabilir. MC yontemi, dozu hesaplamak
icin en dogru yontem olarak kabul edilmektedir ve dogru bir hesaplama araci olarak
yaygin olarak kullanilmaktadir (8-19). Ciinkii parcacik etkilesimlerini, genis bir
yelpazede karmasik radyasyon tedavisi kosullari igin ortam iginde radyasyonun
etkilesim olasiliklarina dayali olarak simiile edebilmektedir. MC yontemi, sistemin
temel dinamiklerinin simiilasyonuyla dogayir modelleyerek, etkilesim kurallarini
rastgele ve tekrar deneyerek foton, elektron, nétron gibi parcaciklarin ortamla ve diger
parcaciklarla etkilesimine istatistiksel yontemlerle sayisal ¢oziim saglar. Bu nedenle
RT’de hasta tedavi planlarina ait dozlarin MC yontemi ile dogrulanmasi son
zamanlarda diinya genelinde yaygin olarak g¢alisilan bir konu olmustur. Biz de
caligmamizda YART gibi kompleks tedavi tekniginin MC simiilasyonu ile
dogrulanmasini yaparak, bu yontemin gegerliligi konusunda degerlendirme yapmay1

ve devam eden ¢aligmalara katki saglamay1 hedefliyoruz.

Bu c¢alisma ile Lineer Hizlandirict cihazinin EGSnrc MC kodu ile
simiilasyonunu yaparak baslangi¢c elektron demet enerjisinin parametrelerini
belirlemek, modelin dogrulamasini yapmak ve kompleks tedavi planlamalarinin

simiilasyonunu yaparak hastaya 6zel kalite temini olusturmak amaclanmistir. Calisma
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ile kanserli hastalarin tedavisinden once Bilgisayarli Tomografi (BT) goriintiilerinden
elde edilen gercek hasta anatomik yapis1 ve geometrisi ile tedavi cihazinin olusturdugu
enerjiye bagli MC modellemesi yaparak kompleks tedavilerde kullanilan ve kiigiik
alanlardan olusan demet diizenlemeleri icin demet verilerinin tiiretilmesi, Tedavi
Planlama Sisteminden elde edilen sonuglarla karsilagtirilmasi, tedavi planlamalarinin
uygulamadan 6nce demet ve doz dagilimlarinin hastaya 6zel yapilacak modelle
dogrulanmasi, tedavinin dozimetrisindeki giigliikleri ortadan kaldirarak klinik

uygulamada tedavinin dogrulugunu arttirmak hedeflenmistir.



2. GENEL BILGILER

2.1. Radyasyon Fizigi
Iyonlastiric1 Radyasyon, cesitli etkilesimlerle ortama enerji aktarabilir. Enerji
transferi sonucu, ortam atomlarindan elektronlar firlatilir. Agiga ¢ikan bu elektronlar
yollart boyunca atomlarin iyonlagmasina neden olarak enerjilerini aktarirlar.

Iyonlastiric1 radyasyonun ortama enerji aktarimu iki yolla olabilir;

-Direkt Etki, elektron pozitron gibi yiikli parcaciklar ortam
atomlarmin yoriingelerindeki elektronlarla veya diger yiiklii parcaciklarla

esnek olmayan Coulomb etkilesimi sonucu ortama enerji aktarilmast,

-Dolayli Etki, foton ve ndtron gibi yiiksiiz pargaciklarin ortamdaki
yiikli parcaciklarla etkilesmesi sonucu ortaya ¢ikan yiiklii pargaciklar ile

ortama enerji aktarilmast,

Ortama aktarilan bu enerji biyolojik degisimlere neden olabildigi gibi 1s1ya da
dontigebilir. Ortamda kiitle birimi basina sogurulan enerji, “sogurulan doz” olarak
tanimlanir ve biyolojik degisikliklere neden olur. Bu etkilesimlerin anlagilmasi ve
dozunun belirlenmesi radyasyon maruziyetin sonucundaki biyolojik degisikliklerin
anlagilmasin1  saglar. Ortamda farkli radyasyonlarin etkilesim mekanizmalari,
sogurulan doz ve ortamdaki biyolojik etkileri farklidir. Sogurulan dozun dogru
Ol¢iilmesi, sonucunda meydana gelecek radyasyonun biyolojik etkileri nedeniyle

onemlidir.

2.1.1. Fotonun Madde ile Etkilesimi

Foton 1s1nindan ortama enerji transferi iki asamada gerceklesir. Ik asama, bir
veya daha fazla elektronun harekete geg¢mesiyle sonuglanan bir atomla foton
etkilesimini icerir. Ikinci asamada yiiksek enerjili elektronlar, kinetik enerjilerini
uyarma ve iyonlagsma siirecleri ile ortama aktarirlar ve fotonlarin bir kismi ortam

tarafindan sogurulur (20) . Fotondaki bu azalma;
[(x) = Ije Formiil 2.1.

Formiil 2.1. ile ifade edilir. Burada p lineer azalim katsayisidir. Birimi cm™dir,
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Bir foton 1gininin sogurucu bir malzeme tarafindan sogurulmasinda bes
temel etkilesim tiirti mevcuttur. Bunlardan biri olan fotodisintegrasyon, foton ve
¢ekirdek arasindaki gergeklesen bir reaksiyondur ve yalnizca ¢ok yiiksek foton
enerjilerinde (> 10 MeV) oOnemlidir. Diger dort etkilesim, Koherent Sacilma,
Fotoelektrik Olay, Kompton Sagilmasi ve Cift Olusumudur. Her etkilesimin kendi
azalim katsayis1 vardir ve bu dort olayin azalim katsayilar1 toplami toplam azalim

katsayisini verir (Formiil 2.2.).

U _ (O .
( /’D )r = ( COh/‘D) * (T/p)fotoelektrik + (G/p)kompton + (T[/p)gift Formiil 2.2

2.1.1.1. Koherent Sacilma
Klasik Sagilma veya Rayleigh Sagilmasi olarak da bilinen Koherent Sagilma,
diisiik enerjili fotonlarla yliksek atom numarali maddeler arasinda meydana gelir. Bu
etkilesimde, elektronun yakinindan gecen elektromanyetik dalga onu titrestirir
Elektromanyetik Dalga (EMD) olusur. Salinan elektron, enerjiyi gelen EMD ile ayn1
frekansta yeniden yayar (Sekil 2.1.). Bu sagilan X-1ginlari, olaya neden olan 1sinla ayn1
dalga boyuna sahiptir. Bu durumda higbir enerji ortama aktarilmaz ve enerji

sogurulmaz. Tek etki, fotonun kiiciik agilarda sacilmasidir.

(@

\"\ :.2. /
_._,—-""-’-.
Atom

Sekil 2.1. Koherent Sagilma sematik gosterimi (20)

2.1.1.2. Fotoelektrik Olay
Fotoelektrik etki, diisiik enerjili bir fotonun bir atom tarafindan soguruldugu
bunun sonucunda ydriinge elektronlarindan birinin firlatildig: bir olaydir (Sekil 2.2).
Fotoelektrik olayin gergeklesebilmesi i¢in gelen fotonun enerjisi elektronun baglanma
enerjisinden biiyiik olmalidir. Fotonun tiim enerjisi (hv) once atom tarafindan

sogurulur ve koparilan elektronun (Fotoelektron) kinetik enerjisi, hv — Eg ‘ne esittir.



Q Elektron

Foton

Sekil 2.2. Fotoelektrik Olay’in sematik gosterimi

Burada Eg elektronun baglanma enerjisi h Plank sabitidir. Bu etkilesimler

atomun K, L, M veya N kabuklarindaki elektronlarla gerceklesebilir.

2.1.1.3. Kompton Sacilmasi

Kompton sagilmasi, foton ile atomun serbest veya zayif bagl bir elektronu
arasindaki ¢arpisma olayidir. Bu etkilesimde, elektron Gelen Fotondan bir miktar
enerji alarak 0 agisiyla, Sagilan Foton ¢ agisiyla sagilarak yayilir (Sekil 2.3.). Kompton
sacilmasi, iki pargacik, bir foton ve bir elektron arasindaki carpisma olarak
degerlendirilebilir. Bu ¢arpisma sonucunda sac¢ilan foton azalmis bir enerjiyle farkh
bir dalgaboyu ve yonde hareketine devam eder. Kompton sacilmasinin en 6nemli
sonucu Kompton elektronuna enerji aktarilmasidir (20).

Kompton Elektronu
v
Serbest Elektron

4 \ 6

Gelen Foton °

Sekil 2.3. Kompton Sagilmasi sematik gosterimi



2.1.1.4. Cift Olusumu

Yiiksek enerjili fotonun (enerjsi>1.02 MeV) madde ile etkilesimi Cift olusumu
mekanizmasi ile ger¢eklesebilir. Cift olusumu, atomun elektromanyetik alani ile giiglii
etkilesimi sonucunda fotonun tiim enerjisini birakarak bir negatif elektron (e—) ve bir
pozitif elektrona (e +) donlismesi olayidir (Sekil 2.4.). Bu etkilesimin
gerceklesebilmesi icin elektronun durgun kiitle enerjisi 0.51 MeV degerinin iki kati
esik enerjinin asilmasi gerekir. Bu esigi asan foton enerjisi, kinetik enerji olarak
Elektron-Pozitron ¢ifti arasinda paylasilir. Elektron-pozitron ¢ifti i¢in mevcut toplam

kinetik enerji (hv - 1.02) MeV ile verilir (20, 21).

= €
o« * IR P
/ /o//-.h\O\ \ i
o ° =
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U
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e
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Sekil 2.4. Cift Olusumu sematik gosterimi(20)

2.1.2. Yiikli Parcaciklarin Etkilesimi

Fotonlarin, fotoelektrik, Kompton veya Cift olusumu etkilesimleri sonucunda
ortaya ¢ikan elektronlar ve protonlar gibi yiiklii parcaciklar, ortam ile iyonlagsma ve
uyarilma ile etkilesir. Yikli pargaciklar Bremsstrahlung etkilesimi yoluyla Isinimsal
carpismalar gergeklestirebilir, bu etkilesimin gergeklesme olasiligi elektronlar igin
diger yiikli parcaciklara gore daha fazladir. Yikli parcacik ve ortam elektronlari
arasindaki ¢carpigmalar, atomlarin iyonlagmasina ve uyarilmasina neden olur. Parcacik
ve cekirdek arasindaki garpismalar, 1sinimsal enerji kaybina veya Bremsstrahlung
etkilesimine neden olur. Ykl pargacik etkilesimleri veya ¢arpigsmalari, hareket eden
parcacigin elektrik alani ile yoriinge elektronlarmin elektrik alanlari ve ortamin
atomlarinin ¢ekirdekleri arasindaki Coulomb kuvveti etkisiyle gerceklesir. Yiikli
parcacik ve atomik elektronlar arasindaki carpismalar, atomlarin iyonlasmasina ve
uyarilmasina neden olur. Y{iikli parcaciklar ayrica 6nemli bir enerji kayb1 olmaksizin
sacilmaya maruz kalirlar. Cok daha kiigiik kiitle nedeniyle, elektronlar, daha agir

parcaciklara gore daha fazla ¢oklu sagilmaya maruz kalirlar ve tiim kinetik enerjilerini
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durana kadar ortama aktarirlar. Elektrondan ortama enerji transferi birim yol uzunlugu
basina kinetik enerji kayb1 oran1 S = dE/dX ile ifade edilir ve “Durdurma Giicii (S)”
olarak bilinir. “S/r” kiitle durdurma giicii olarak adlandirilir, r ortamin yogunlugudur

ve genellikle MeV cm?/g olarak ifade edilir.

2.1.3. Enerji Transferi ve Sogurulan Doz

Fotonla madde arasinda, enerjinin ortama aktarilmasiyla sonuglanan etkilesim
gerceklesebilir. Bu etkilesim mekanizmasi iki asamalidir. Enerji transferindeki ilk
asama, elektronlarin sogurucu ortami atomlarindan koparilmasidir. ikinci asama ise
kopartilan bu yiiksek hizli elektronlarin, yollart boyunca atomlarin iyonlagsmasini ve
uyarilmasini saglayarak enerjilerini aktarmasidir. Bu asamalarin ilki ortama aktarilan
kinetik enerjinin 6lgiitiidir ve KERMA (Kinetic Energy Released in Material) olarak
ifade edilir. Ikinci asama ise Sogurulan doz olarak ifade edilir. Kisaca Kerma ortama
aktarilan kinetik enerjiyi Sogurulan doz ortamda kiitle birimi bagina sogurulan enerjiyi

ifade eder.

dm kiitlesinde sogurulan iyonlastirici radyasyon enerjisi de ise Sogurulan Doz
(D);

dE
D=— Formiil 2.1

_dm

ile ifade edilir ve Uluslararasi Birim Sisteminde (SI birim Sistemi) birimi Gray

(Gy)’dir. 1 Gy, 1 Joule/1 kilogram’in SI birim sisteminde 6zel tanimlanmis birimidir.

Kerma, dm kiitlesinde, fotonlarin etkilesimleri ile serbest birakilan biitiin yiikli

parcaciklarin kinetik enerjilerinin toplami dEtr’nin kiitle birimi bagina miktaridir.

__ dEgy
dam

K Formiil 2.2

Formiili ile ifade edilir ve birimi J/kg’dir. SI birim sistemindeki adi Gray
(Gy)’dir. Kerma, sadece maddedeki birincil etkilesimlerle aktarilan kinetik enerji ile

ilgilidir.
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Sekil 2.5. Derinligin fonksiyonu olarak Sogurulan Doz ve Kerma iliskisinin sematik gosterimi
(20)

Kerma, fotonlarin dogrudan iyonlastirici elektronlara aktardigi kinetik enerjiyi
temsil ettigi i¢in ylizeyde maksimumdur ve foton enerjisinin ortamdan gegerken
azalmasi nedeniyle derinlikle azalir (21). Sogurulan doz, ikincil elektronlari temsil
ettigi icin 6nce Build-up bolgesinde derinlikle artar sonra fotonlarin ortama biraktiklar

enerji azaldikea ikincil elektronlar azaldigindan derinlikle azalir (Sekil 2.5).

Sogurulan doz, tiim iyonlastirici radyasyon tiirleri i¢in radyasyon miktarini
ifade etmek i¢in tanimlanmistir ve iyonlastirici radyasyonun sogurulmasi sonucu
meydana gelen biyolojik olarak 6nemli etkilerin bir dlglistidiir (20). Sogurulan doz,
radyasyon tiirlinden bagimsiz olarak radyasyondan aktarilan enerjidir ve ortamda
meydana gelen tiim etkilesimlerin bir sonucudur. Hastada sogurulan dozun dogru
olarak belirlenmesi, radyasyonun biyolojik sonuglarini degerlendirebilmek igin 6nemli

bir faktordur.
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2.1.3.1.  Sogurulan Doz Ol¢iimii

Klinik Radyasyon Dozimetrisinin amaci, Standart fantomda ilgilenilen tiim
noktalarda dozlar1 kesin olarak tespit ederek hastada sogurulan dozun ii¢ boyutlu
dagilimini belirlemektir. Klinik dozimetri i¢in genel olarak kabul edilebilecek bir dizi
calisma kuralina ihtiya¢ vardir (22). Uluslararasi Atom Enerjisi Ajansi (IAEA) ve
Amerikan Tipta Fizik¢iler Birligi (AAPM) gibi kurumlar, eksternal radyasyon
tedavisinde doz belirleme igin kullanilacak dozimetri protokollerini yayinlamistir(19).
Bu protokoller, sogurulan doz 6l¢iimlerinde klinik olarak anlamli bir dogruluk elde
etmek i¢in gereken tiim kurallar1 ve ihtiya¢ duyulan dozimetrik ekipmanlari tanimlar.
Klinik uygulamada bagimsiz mutlak dozimetri ve bagil doz izleme sistemi, RT’de
basarili radyobiyolojik ve dozimetrik sonuglar i¢in ¢ok Onemlidir. Bu nedenle
iyonlastiric1 radyasyon doz olglimii uluslararasi protokollerde tanimlanan kosullarda
ve yontemlerle 6zel dizayn edilmis doz 6l¢iim sistemleri ile yapilmalidir. Sogurulan
Mutlak Doz Olgiim Sistemleri, elektrometre, iyon odalari ve fantomlardan (su, kat1 su
vb.) olusur. Uluslararas1 protokollere gore referans ortam sudur ve doz olglimleri
mevcut dozimetri protokollerinin (23, 24) tanimlamalarina gore elektrometreler ve
iyon odalar1 kullanilarak su veya su esdegeri fantomda yapilir. Iyon odas1 ve diger
dozimetrik ekipmanlar ile elde edilen tiim bilgiler, 3 boyutlu (3B) doz dagilimlarinin

elde edilmesinin saglar.

IAEA TRS 398 (22) protokoliine gore Sogrulan Doz Dw, suda zrs referans
derinlikte, Q foton demeti kalitesinde referans derinlikte;

Dw,q = MqNp,w,q.kq.0 Formiil 2.3
Formiilde;
Mg ; Zrer’de iyon odasi okumasi,

Npw,q, Qo referans kalitesinde suda sogurulan doz cinsinden kalibrasyon

faktorii,

kg, Q demet kalitesinde suda sogurulan doz kalibrasyon faktoriiniin Qo

demet kalitesindeki suda sogurulan doz kalibrasyon faktoriine oranidir.
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Olgiimler sonucunda yapilan hesaplamalar ile genellikle maksimum Zmak
derinligindeki doz olarak bulunur. Uygun derinlikte sogurulan dozu belirlemek i¢in,
SSD tekniginde merkezi eksen PDD verileri ve SAD tekniginde TPR veya TMR'ler

kullanilir.

Hastada sogurulan dozun dogrudan 6lgiimii nadiren miimkiin oldugundan,
genellikle dolayli yontemler kullanilir ve sogurulan dozun 6lgiilmesinde 6nemli nokta,
demetin merkezi ekseni boyunca doz degisimini belirlemektir. Bu amagla PDD, Doku-
Hava Oran1 (Tissue-Air Ratio-TAR) ve izodoz egrileri gibi bir dizi nicelik
tamimlanmistir.  Bu nicelikler genel olarak kiip seklinde su fantomlarinda yapilan
Olgtimlerden elde edilir. Diger yandan hastanin viicudu ne bir kiip ne de homojendir
ve hasta igindeki doz dagilimi degisebilir. Giinimiizde doz hesaplanmasi, ilgilenilen
hacimdeki sogurulan doz, Tedavi Planlama Sistemlerinde fotonlarin ve elektronlarin
madde i¢inde etkilesimleriyle, tasinmasiyla ve sogurulan dozun modellenmesiyle
belirlenir. Gegmiste ve halen kullanilmakta olan, doz hesaplama algoritmalari, su
fantomunda 6lgiilen nicelikler kullanilarak uygulanan doku heterojenitesi, mesafe
degisimleri ve yiizey diizensizlikleri iizerine ¢esitli diizeltmelere ve radyasyon
transportunun analitik modellemesine dayanir ve bu algoritmalari dogrulamak igin
belirtilen referans kosullar altinda kapsamli doz 6l¢iim sonuglarina gore sekillenir (25).
Deneysel 6l¢iilen Sogurulan dozun hesaplanmasinda sayisal modelleme olmadan iyon
odalarinin doku esdegeri olmamasi, enerji bagimlilig1 gibi pek ¢ok niceligin etkisini
belirlemek zor hatta imkansizdir. Bu tiir nicelikler, yaklasik olc¢timlerle, analitik
modellerle ya da yalnizca varsayimlara dayanarak c¢oziimlenmeye g¢alisilmaktadir.
Gilinlimiizde bu gibi faktorler, MC yontemiyle yaklagimlara ve varsayimlara gerek
kalmadan, radyasyon dozimetreleriyle 6lgiilebilen sogurulan doz tayininin dogrulugu
artarak hesaplanabilir. Bu nedenle MC yontemi, karmasik doz hesaplamalari igin
yaygin olarak kullanilan bir ara¢ haline gelmistir. Caligmalar, MC'nin radyoterapinin
dogrulugunu karsilayan en dogru doz hesaplama kodu oldugunu ve dogru bir
hesaplama araci olarak yaygin olarak kullanildigin1 géstermistir ( 14, 15, 17). Ciinkii
parcacik etkilesimlerini, genis bir yelpazede karmasik radyasyon tedavisi kosullari igin
ortam i¢inde radyasyonun etkilesim olasiliklarina dayali olarak simiile edebilmektedir.
MC yontemi, sistemin temel dinamiklerinin sanal olarak ortami: modelleyerek,

etkilesim kurallarim1 rastgele ve tekrar deneyerek foton, elektron, nétron gibi
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parcaciklarin ortamla ve diger parcaciklarla etkilesimine istatistiksel yontemlerle
sayisal ¢oziim saglar. MC yontemi ile tedavi cihazi ve planlamasinin yani sira hastaya
ait Bilgisayarli Tomografi goriintiileri kullanilarak hastanin da modellemesi
yapilabildigi i¢in tedavi planlamalarinin hastaya 6zgii dogrulanmasinda karsilagilan

hasta {izerinde 6l¢iim yapilamamasi sorunu ¢oziimlenebilmektedir.

2.2. Radyoterapi

Yiiksek enerjili foton, elektron ve protonlar etkilesimde bulunduklari ortamda
iyonizasyona neden olduklari i¢cin RT’de kullanilabilir. RT’de son yillarda en yaygin
kullanilan eksternal tedavi cihazlari Lineer Hizlandiricilardir ve kompleks tedavi
modalitelerinin uygulanabilir olmasina olanak saglamiglardir (Sekil 2.6.). Lineer
Hizlandiricilar elektron demetini dogrusal bir tiip araciligiyla yiiksek enerjilere
hizlandirmak igin yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar1 kullanan cihazlardir.
Lineer Hizlandiricilar ile olusturulan yiiksek enerjili elektronlar, yiizeysel timorleri
tedavi etmek i¢in kullanilabilir veya hedefe ¢arptirilarak Xx-iginlar1 {ireterek derin

yerlesimli tiimorleri tedavi etmek i¢in kullanilirlar.

Sekil 2.6. Elekta Synergy® Goriintii Rehberliginde Radyoterapi Sistemi (Elekta Oncology
Systems)
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Lineer hizlandiricidan ¢ikan elektron demetinin etkilesime girdigi ilk bilesen
hedeftir. Lineer Hizlandiricilarda hedef foton tedavisinde Bremsstrahlung X-isinlarini
tiretmek i¢in kullanilir. Elektron demeti hedefe ¢arptiginda demet dogrultusunda her

yonde X-1s1n1 olusur(Sekil 2.7.).

Sekil 2.7. Tungsten hedefe ¢arpan X-151m1 dagilimi (Elekta Oncology Systems)

Demetin maksimum alan boyutunu belirleyen Birincil Kolimatordiir (Sekil
2.8). Tedavi kafasinda 6 MV ve 18 MV demetler i¢in iki farkli 6zellikte Birincil
Kolimatoér bulunmaktadir. Birincil kolimator, koni seklinde bir demet olusturarak

demeti sekillendirir ayrica lateral yonde sagilmalar1 engelleyerek kagagi azaltmis olur.

Sekil 2.8. Tungsten-Renyum alagimi Birincil Kolimator (Elekta Oncology Systems)

Birincil kolimatérden sonraki demet homojen degildir. Alan boyunca demet
yogunlugunu homojen hale getirmek i¢in Diizlestirici Filtre (Flattening Filter)
kullanilir. Diizlestirici filtre, demetin yoluna yerlestirilen koni seklinde bir bilesendir

ve demetin merkezinde kenarlara gore daha fazla sogurulmasini saglayarak homojen
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bir demet olusturur (Sekil 2.8.). Lineer Hizlandiricilarda, kullanilacak foton enerjisine
gore otomatik olarak demet Oniine getirilen carusel iizerine yerlestirilmis pek ¢ok

diizlestirici filtre vardir.

FFF Demet

FF Demet

X

Sekil 2.8. Diizlestici filtre oncesi (Fattening Filter Free-FFF) homojen olmayan demet ve

Diizlestici filtre sonras1 (Fattening Filter-FF) homojen demet (Elekta Oncology Systems)

Lineer Hizlandiricilardaki diger bir bilesen doz izleme sisteminin pargasi olan
transmisyon iyon odasidir (chamber). Tedavi kafasina kalici olarak yerlestirilmis iyon
odasi, hasta giivenligi i¢in birbirinden bagimsiz gii¢c kaynagi ve elektrometre ile okuma

yapabilen iki iyon odasindan meydana gelmektedir.

Lineer Hizlandiricilarda, kompleks tedavilerin uygulanmasinda alan
sekillenimi igin kullanilan en 6nemli parametre olan Cok Yaprakli Kolimator (CYK)
sistemidir (Sekil 2.9.) ve dogru MC simiilasyonunu yapmak i¢in en Onemli
bilesenlerden biridir. Her iireticinin CYK sistemi, sekil, boyut, bilesim ve hedefe gore
konum bakimindan birbirinden farklidir. Ayni iretici i¢in bile farkli CYK sistemi

mevcuttur.

Lineer Hizlandirici  tedavi  kafasinda radyasyonu olusturan ve
sekillendirilmesini saglayan bilesenlerin yani sira radyasyon enerjisine ve tiiriine
uygun filtrelerin oldugu carusel, 1s1k-151n kontrolii i¢in ayna ve mylar gibi diger

bilesenler de modelleme i¢in 6nemlidir.
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Sekil 2.9. Elekta Lineer Hizlandiricilarda alan sekillenimi igin kullanilan Cok Yaprakli
Kolimator Sistemi (Elekta Oncology Systems)

2.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi
Yogunluk Ayarli Radyoterapi-YART (Intensity Modulated Radiation
Therapy-IMRT), RT’nin planlanmasi ve uygulanmasina yeni bir yaklagim getiren bir
tekniktir. Bununla birlikte YART sadece yeni bir prosediir veya teknik olarak degil,
hastanin se¢ciminden tedavinin uygulanmasina kadar pek ¢ok adimi igeren siire¢ olarak

degerlendirilmelidir (27).

Sekil 2.10. Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART) (Monaco® HD S.B. GEAH Radyasyon
Onkolojisi AD)
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YART klinik uygulamaya RT nin tiimorii ¢evreleyen sagliklt dokuya en az
zarar verecek sekilde; yiiksek dogrulukla 6l¢iilmiis radyasyon dozunu vermek amacina
uygun olarak gelistirilmis yiiksek doz konformiteli ve doz gradientli kompleks bir
tedavi teknigidir (Sekil 2.10.). YART tedavi fikri 1980’lerin baginda 3 Boyutlu
Konformal Radyoterapi (3BKRT)’ nin gelistirilmesiyle ortaya ¢ikmis bir tekniktir
ancak tedavi cihazlarinin teknolojiyle gelismesine bagli olarak 1990’larda
uygulanabilir olmustur. Fiziksel olarak YART teknigi, belirli agilarda ¢ok sayida
birbirinden bagimsiz segment alanin birlestirilmesiyle 3B doz dagiliminin yogunluk
modiilasyonundan olugmus kompleks bir tedavi uygulamasidir. Yogunluk
modiilasyonu, RT planlamasina yeni bir serbestlik derecesi kazandirarak konformitesi
yiiksek doz dagilimi elde edilmesi igin etkili bir yol saglamistir. Genel olarak YART
plani iki asamali yapilmaktadir, birinci asamada her demet i¢in doz optimizasyonu ile
yogunluk doz profili ¢ikartilir tedavi igin istenilen 3 B doz dagilimi elde edilir. iKinci
asamada ise kullanilan TPS sistemine bagli olarak 3B doz haritasina uygun CYK ile
segmentasyondan olusan alan sekillenimi yapilir (Sekil 2.11.). YART planlamalarinda
yiiksek seviyede yogunluk modiilasyonuna sahip ¢oklu demetler kullanilarak diizensiz
sekilli bir hedefe ve kritik organlarin pozisyonuna uyumlu doz dagilimi karmagik
“Ters Planlama Teknigi (Inverse Planning Techniques)” ile saglanir. Bu teknik istenen
doz dagilim1 veya klinik hedeflerle baslayan ve daha sonra bunu basaracak tedavi
parametrelerini  belirleyen bir radyasyon tedavisi planlama yontemi olarak
tanimlanabilir. Ters planlama teknigi ile istenilen doz dagilimim elde etmek igin
optimal demet parametrelerine bilgisayar tabanli optimisazyon algoritmalari

uygulanir.

YART tedavi teknigi klinik agidan, hedefe recetelenen doz yiiksek konformite
ile verilebilmesi, i¢blikey veya halka seklindeki hedefler i¢cin doz dagilimi elde
edilebilmesi, Kritik Orgalarin (Organ at Risk-OAR) ¢ok iyi korunmasi gibi pek ¢ok
avantaja sahiptir. Ancak bu tedavilerde kullanilan kompleks ve kii¢iik segmentlerden
olusan demet diizenlemeleri, yiiksek doz degisimi bolgelerinin olmasi ve ark seklinde
uygulanmasi tedavinin planlamasini, doz hesaplamasini ve hastadaki doz dagiliminin

hastaya 6zgii dozimetrik olarak dogrulanmasini giiglestirmistir.
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Sekil 2.11. CYK ile olusturulan alan (a) Segmentasyonlari ve (b) Doz Dagilimi (Monaco® HD
S.B. GEAH Radyasyon Onkolojisi AD)

2.4. MONTE CARLO

Monte Carlo (MC) yontemi, fiziksel sistemlerin ger¢ek¢i modellerini iceren
hesaplamalardir ve fizik ve kimyanin bir¢ok alaninda kullanilir, bununla birlikte
radyasyon tasiniminin modellenmesinde oldukg¢a onemlidir. Bu metotla, 6zellikle
heterojen hasta dokularindaki konvansiyonel ve deterministik doz algoritmalar ile
dogru bir sekilde temsil edilemeyen elektron taginiminin dogru hesaplandig pek ¢cok
aragtirmayla gosterilmistir (14). MC yontemi, doz hizi ve zirhlama hesaplamalari i¢in
su anda mevcut olan en gii¢cli modelleme tekniklerinden biridir (14, 15, 16, 19).
Temelde modelleme fikri basit olsa da hesaplamalari galistirmak igin kullanilan
yazilim kodlar1 ¢ok karmagiktir. Clinkii MC yontemi, sistemin temel dinamiklerini,
sanal olarak dogayr modelleyip etkilesimleri rastgele tekrarlayarak foton, elektron,
nétron gibi parcaciklarin ortamla ve diger pargaciklarla etkilesimine istatistiksel
yontemlerle sayisal ¢oziim saglar. Sogurulan dozun deneysel Ol¢iimiinde sayisal
modelleme olmadan iyon odalarinin doku esdegeri olmamasi, enerji bagimlilig1 gibi
pek cok niceligin etkisini belirlemek zor hatta imkansizdir. Bu tiir nicelikler, yaklasik
Olctimlerle, analitik modellerle ya da yalnizca varsayimlara dayanarak ¢éztimlenmeye
calistlmistir. Giintimiizde bu gibi faktérler, MC yontemiyle yaklasimlara ve

varsayimlara gerek kalmadan radyasyon oOl¢iim sistemleri ve etkilesim ortamlari
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modellenerek hesaplanabildigi i¢in sogurulan doz tayininin dogrulugu artirilarak
hesaplanabilir. Bu nedenle RT’de hasta tedavi planlarina ait dozlarin MC modellemesi
ile dogrulanmasi son zamanlarda diinya genelinde yaygin olarak kullanilan bir yontem

olmustur.

Genel olarak, radyasyon tedavisi doz hesaplama siireci, ilgilenilen hacim (hasta
veya fantom) tizerindeki radyasyon akisinin belirlenmesi ve ilgili hacimdeki sogurulan
dozun belirlenmesi seklindedir. MC doz hesaplama yontemleri bu siireclerin her ikisi
icin veya bazi durumlarda sadece biri igin kullanilabilir (27). Bu yontemde
parcaciklarin tiirleri, enerjileri ve baslangig yonleri kurallara gore tanimlanir.
Simiilasyonda ilgilenilen pargacik, ortam i¢indeki elektronlar ve g¢ekirdekler ile
etkilesir, enerji kaybeder ya da baska parcaciklar iiretir ve sonugta ilgilenilen
geometriden ¢iktiginda ya da enerjisi belirli bir esigin altina diistiigiinde hesaplamaya
dahil edilmez. Bu siire¢ bir¢ok kez tekrarlanarak, bir ortam i¢inde sogurulan doz gibi

ilgilenilen niceliklerin hesaplanmasini saglar.

MC simiilasyon yontemi radyasyonun sogurucu ortamla etkilesimlerinin
fizigine dayanarak, gelen her pargacigin enerjisinin ortamdaki ilgili bolgeye kadar
olast yoriingelerini takip ederek radyasyon taginimini dogrudan modeller. Pargacik
gecmisi (Particle history) terimi, MC simiilasyonunda, her pargacigin bir sonraki
etkilesime kadarki mesafe, ¢arpismanin tiirii, yoriinge ve ¢arpismadan ¢ikan pargacik
enerjisi ve ikincil pargacigin iiretimi hakkinda bilgi igeren olay olaylar dizinini
tanimlamak i¢in kullanilir (28). Pargacik ge¢misi yani modellenen pargacik sayisi (N)
simiilasyonun istatistiksel belirsizligini etkileyen bir parametredir ve istatistiksel
belirsizlik N2 ile orantihdir. MC modeli dogru geometri ve malzeme
kompozisyonlarinin girildigi durumlarda, milyonlarca veya milyarlarca parcacik
sayist icin calistirildiginda, simiilasyon bir 1sinlama islemi sirasinda gercekte ne
oldugunu yakindan temsil eder. Belirli bir hesaplamanin gerceklestirilmesi icin
gereken siire, model karmasikligina, parcacik izlerini modellemek i¢in kullanilan
ayrintiya veya c¢oziiniirliige, sonucun kesinligine ve kullanilan bilgisayarin karmasik
islemlerini gergeklestirme hizina baghidir. Giiniimiizde mevcut olan bilgisayarlar,
1980'lerde ve 1990'larin basindaki siiper bilgisayarlardan daha hizlidir, bu nedenle

yararli sonuglar veren hesaplamalar yalnizca birkag saat i¢inde elde edilebilir (29- 31).
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Radyoterapide modelleme i¢in kullanilan ETRAN, EGS4, EGS5, EGSnre,
PENELOPE, FLUKA, GEANT3, GEANT4 ve GAMOS gibi ¢esitli MC kodlar
mevcuttur. Bu kodlardan yaygin kullanilan GEANT4 (GEometry ANd Tracking-4) ve
PENELOPE (Penetration and ENErgy Loss of Positrons and Electrons) genel amagl
MC kod sistemleridir. Lineer hizlandiricilart modellemek igin en yaygin kullanilan
MC kodu olan EGSnrc, OMEGA projesinin bir pargast olarak Kanada Ulusal
Arastirma Konseyi (National Research Council of Canada) tarafindan gelistirilen
Electron Gamma Shower4’nin (EGS4) yiikseltilmis bir versiyonudur. Bu MC kodu,
herhangi bir element, bilesen veya karisimdaki hem fotonlar hem de elektronlar i¢in

radyasyon tagimnimini simiile etmek i¢in kullanilir(32).

Calismamizda, lineer hizlandiric1 modellemek ve bir ortamda sogurulan dozu
hesaplamak i¢in EGSnrc Kod Sistemi tizerine kurulmus BEAMnrc ve DOSXYZnrc
kodlart kullanilmistir. EGSnrc kod sistemi, kompleks ortamlarin ve pargacik
kaynaklarmm geometrisini tanimlamak i¢in C++ programlama geometri
kiitiiphanesine sahiptir.  BEAMNrc/DOSXYZnrc bilesenlerine sahiptir ve tiim

foton/elektron etkilesimlerini igeren simiilasyon igin kullanilir.
EGSnrc kod sistemi;

e Elektronlarin (+ veya -) veya fotonlarin radyasyon aktarimi herhangi
bir element, bilesik veya karisimda simiile edilebilir. Veri hazirlama
paketi PEGS4, 1'den 100'e kadar olan elemanlar i¢in kesit tablolarini

kullanarak EGSnrc tarafindan kullanilacak verileri olusturur.

e Dinamik enerji aralig1 10° eV'dan 10%? eV‘a kadar yiiklii parcaciklarm,

103 eV'dan 10° eV‘a fotonlarin simiilasyonu i¢in kullanilabilir.

EGSnrc Kod Sistemi, etkilesimlerin tanimlanmasinda “Bethe-Heitler kesitleri”
veya “NIST Kkesitleri” kullanilarak Bremsstrahlung X-1sin1 iiretimi, Pozitron yok
edilmesi, gekirdeklerden yiiklii pargaciklarin Coulomb sagilmasi, Rayleigh (Cohorent)
sacilmasi, Fotoelektrik olay, Kompton sacilmasi ve Cift olusumu gibi fiziksel
etkilesimleri dikkate alir (32).

EGSnrc kod sisteminde, “implementation of importance sampling” ve diger

“variance reduction techniques” gibi teknikler hesaplamalarda kullanabilir (splitting,
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Russian roulette vb.). EGSnrc, ikincil yiiklii pargaciklarin etkilesiminde
“Bremsstrahlung Splitting” ve “Russian Roulette” gibi segenekler sunar. EGSnrc,
elektron tasinma algoritmasinin bir pargasi olarak her adimda parcacigin en yakin
sinira olan mesafesini hesaplayarak ve mevcut bolgenin disina ¢itkamayan herhangi bir
parcacik lizerinde “range rejection” yapabilme imkani saglar. Fotonlar, ¢ekirdegin ve
cevreleyen atomik elektronlarin elektromanyetik alaninda elektron/pozitron ¢ifti
olusumu (Cift Olusumu), atomik elektronlarla Kompton sag¢ilmasi, fotoelektrik olay
ve ortamin atomlarla Rayleigh sagilmasi olmak tizere ortamla dort temel olayla
etkilesime girerler. Cift Olusumu siireci yiiksek enerjilerde baskindir, ara enerjilerde
Kompton sagilma en dnemli olaydir, diisiik enerjilerde ise fotoelektrik olay baskindir.
Parcacik etkilesimlerinin MC simiilasyonlari, fiziksel parametrelerin gergek bir
simiilasyonudur; pargaciklar, kaynagi tanimlayan dagilimlara gére "olusurlar”, toplam
etkilesim kesitine bagli bir olasilik dagilimi ile belirli mesafeler boyunca hareket
ederler, ¢arpisma yeri ve ilgili diferansiyel kesite gore baska bir enerjiye doniistirler
veya baska yone sacilirlar ve yeni pargaciklar da iiretirler. Bu siireg, par¢acik tiim
enerjisini kaybedene veya incelenen geometriden ayrilana kadar devam eder.
Aragstirilan problem ve istenilen istatistiksel dogruluga bagli olarak, ¢ok uzun

hesaplama siireleri gerekli olabilir (32).
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3. GEREC VE YONTEMLER

Calismamiz i¢in Saglk Bilimleri Universitesi Giilhane Girisimsel Olmayan
Aragtirmalar Etik Kurulu’dan 2019/03 Toplanti No, Proje/Karar No 19/25 ve
12.02.2019 tarihinde Etik kurul Onay1 (EK-A) ve Saghk Bilimleri Universitesi
Giilhane Saglik Uygulama arastirma Merkezi Tipta Uzmanlik Egitimi Kurulu
(TUEK)’dan Karar Tarihi 21.03.2019 Karar No: 03 ile TUEK izni alinmistir (EK-B).

3.1. Elekta Synergy® Goriintii Rehberliginde Radyoterapi Sistemi

Bu calismada klinigimizde bulunan gantriye monte Elekta Marka Synergy®
(Elekta Oncology Systems, Crawley, UK) Model Goriintii Rehberliginde Radyoterapi
Sistemi (Image Guided Radiotherapy-IGRT) ile ¢alisma yapilmistir (Sekil 3.1.).
Elekta Synergy® cihazi, gorintii rehberliginde YART gibi kompleks tedavi
tekniklerinin uygulanabildigi ¢ok fonksiyonlu bir lineer hizlandiricidir (Lineer
Hizlandiric1). Bu Lineer Hizlandirici, 6 MV ve 18 MV X-1s1n1 enerjileri ve 6, 9, 12, 15
ve 18 MeV elektron enerjileri tiretebilmektedir. Cok Yaprakli Kolimatoér (CYK)
(Multi-Leaf Colimator-MLC) sisteminde yapraklarin orta noktadan karsiya gegme
mesafesi 12,5 cm’dir. Yaprak sayist, her bir tarafta 40 ¢ift yapraktir. Yaprak genisligi
esmerkezde 1 cm’dir. Maksimum alan agiklig1 40x40 cm? ve minimum alan agikli
1x1 cm?dir. Yaprak hareketinde tek odaklama bulunmaktadir. Yaprak ucu yuvarlak
tasarlanmistir. CYK yerlesimi kaynaga yakin olan taraftadir. Back-up diyagramlari
CYK ile hareket etmektedir.

Elekta Synergy® Goriintli Rehberliginde Radyoterapi Sisteminde;

1. Gantri ve karsisina yerlestirilmis Flat-Panel Dedektérden olusan megavoltaj
(MV) elektronik portal goriintiileme cithazi (EPID) ile portal goriintiileme

2. Konvansiyonel X-1smn1 tiipii ile karsisinda Flat—Panel Dedektor kilo voltaj X-
1s1n1 goriintiilleme cihazi (kV-CBCT) ile voliimetrik ve floroskopik goriintii

alma ozelligi vardir.
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Sekil 3.1. Elekta Synergy® Gorintii Rehberliginde Radyoterapi Sistemi (S.B. GEAH
Radyasyon Onkolojisi AD.)

3.2. Elekta Synergy Tedavi Kafasimn EGSnrc/BEAMnNrc Modeli

Bu calismada Saglk Bilimleri Universitesi Giilhane Egitim ve Arastirma
Hastanesi'nde bulunan Elekta Synergy IGRT Lineer Hizlandirict cihazinin tedavi
kafas1t 6 MV foton demeti igin teknik dokiimanlardan elde edilen geometri, boyutlar
ve bilesen bilgilerine gore MC modeli yapilmistir (Sekil 3.2.) (33). Modelleme igin
2018 versiyon EGSnrc-master ve bilesenleri BEAMnrc/DOSXYZnrc (32) MC kod
sistemi kullanilmistir. EGSnrc modellemesinde bilesen modiilleri iist {iste gelemez bu
nedenle her bir bilesen birbirini takip eden mesafede yerlestirilmis ve hedefin
pozisyonu z=0 olarak kabul edilmistir. BEAMnrc kodu kullanilarak Primer (birincil)
kolimator, Hedef (Target), Diizlestirici Filtre (Flattening Filter), Cok Yaprakli
Kolimator (CYK-MLC) ve Jawlar gibi lineer hizlandirici kafasinin bilesenleri ve Faz-
Uzay diizlemi modellenmistir. BEAMnrc kodun grafik kullanict arabirimi (Graphical
User Interface-GUI) araciligiyla tanimlanmustir.
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1. Primer (Birincil)
Kolimat6r

2. Hedef (Target)

3. Diizlestirici Filtre
(Flattening Filter)

4. TIyon Odasi
(Chamber)

5. Cok Yaprakh
Kolimator (CYK-
MLC)

6. Y Diyafram

7. X Diyafram

(@) (b) ©)

Sekil 3.2. Elekta Synergy® Lineer Hizlandiric1 (a) tedavi kafasi, (b) teknik ¢izimi ve (c) tedavi

kafasi bilesenleri

File Preview Execute Help About |
Edit main input parameters |

@ e ——— SLABS HEDEF Edit.
“"' CONS3R PRIMCOL Edit...
— FLATFILT FLATFILT Edit...
SLABS ALCARR Edit...
BEAMnrc Graphical User Interface 2.0 a:}j!ﬁf{fi AT T AL
. SLABS BACKSCAT Edit...

lonizing Radiation Standards Group
Institute for National Measurement Standards MIRROR MIRROR Edit...

National Research Council Canada
Copyright 1895-2011 National Research Council Canada WILEE MLE laii i
MLCQ BACKUP Edit...
JAWS YIAWS Edit...
SLABS MYLAR Edit...

Accelerator Synergyesin loaded
SLABS PHASESP Edit...
Using PEGS4 file {EN_HOUSE!/pegs4/data/700icru.pegsddat.
(@) (b)

Sekil 3.3. (a) BEAMNnrc Grafik Kullanici Arabirimi (GUI), (b) Modelleme sirasina gore Tedavi

Kafasi Bilegenleri

Cihaz modellemesi igin tedavi kafasindaki 12 bilesen bir liste halinde
tanimlanmis ve bu listedeki siraya gore bilesenlerin simiilasyonda kullanilan
elementlerin, molekiillerin ve bilesenlerin verileri, materyal ve boyut gibi
parametreleri girilerek BEAMnNrc paketinde bulunan 12 bilesen modiilii (Component
Modiilii- CM) kullanilarak modellenmistir. Modelde kullanilan tiim elementlerin,

molekiillerin ve bilesiklerin adlarimi ve kesit verilerini igeren PEGS4 dosyasi
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kullanilarak tanimlanmasi yapilmistir. EGSnrc modelinde en yaygm kullanilan
700icru.pegs4dat dosyasi kullanilmistir (32). Modelleme igin bilesenlerin listesi
olusturulduktan sonra (Sekil 3.3.), bilesenlerin adlarinin yanindaki “Edit” butonlarini
kullanarak her bilesene ait teknik 6zellikler girilerek tedavi kafasinin EGSnrc modeli

olusturulmustur.

Lineer hizlandiricidan ¢ikan elektron demetinin etkilesime girdigi ilk bilesen
hedeftir. Hedef yiiksek atom numarasina (Z) sahip 6.0 mm kalinlikta Tungsten (W)
malzemede SLABS, CM#1 bilesen modiilii kullanilarak tanimlanmistir (Sekil 3.4.).

F how
Slabs -10.000 -5.000 2000 2000 000 10000
e i — f
The default maximum number of slabs is 30.
When this window was opened, the previous CM ended at 0.0 cm. a.aaa
ﬂ Half-width of outer square boundary (cm) |2
ﬂ Title ‘4 cm genisliginde 0.6 cm kalinliginda W hedef
ﬂ Distance of front of material in CM to reference plane (cm) |0 BEES
Number of slabs |1 Define layers >> | 880
Rl b
| HeIpI I 0K| | Previewl i 4
Define slabs, window 1 ——
Slab 1
Slab thickness (cm)[0.6
1555
2 | Electron cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) 0.7 =
? | Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) 0.01 17770
? | Dose zone (0 for no scoring) |1
2 | Associate with LATCH bit |1 s T
? | ESAVE for this region [1.0 {0,800, 10.887)
? | Material WT700IGRU —‘| NRC-OMNC ] T Do -HpEMa Y2 Baeguding 0580021
oK I I Changa plal proparies | I Prinl... | I Dana |

Sekil 3.4. SLABS bilesen modiilii ile Hedef tanimlamasi

Calismamizda 6 MV foton demeti i¢in Birincil Kolimatér modellenmistir.
Birincil Kolimatdr, koni seklinde 18 g/cm® yogunluga sahip bir Tungsten-Renyum
alagimudir. Birincil kolimatoriin iist agikligl 12,9 mm ve egriligi 27 © 48" olacak sekilde
tanimlanmistir.  Birincil Kolimatér, CONS3R, CM#2 bilesen modiilii kullanilarak
modellenmistir (Sekil 3.5.). Birincil kolimatdr, koni seklinde bir demet olusturarak

demeti sekillendirir ayrica lateral yonde sagilmalar1 engelleyerek kacagi azaltmis olur.

Elekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazinda 6 MV foton demeti igin,
paslanmaz gelikten yapilmis 6 katmanli diizlestirici filtre bulunmaktadir. Diizlestirici
filtrenin altinda 2,73 g / cm® yogunluga sahip 2 mm kalliginda Al alasimli tastyict
bulunur. FLATFILT #CM3 (Sekil 3.6.) ve SLABS, #CM4 bilesen modiilleri
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kullanilarak diizlestirici filtre ve Al tasiyicisinin modeli yapilmistir. Lineer
Hizlandiricilardaki tedavi kafasinin 6nemli bir bileseni doz izleme sistemi olarak
gorev yapan iyon odasidir (chamber). Tedavi kafasina kalic1 olarak yerlestirilmis iyon

odasi, CHAMBER, CM# 5 bilesen modiilii kullanilarak modellenmistir (Sekil 3.7.).

hd Edit CONS3R, CM#2 -+ X v Preview -+ X

Cons3r -15.000 -8.000 -3.000 3.000 9.000 15.000
0.600 + + + + +

The default maximum number of layers is 3,
and the default maximum number of points is 15. 2756
When this window was opened, the previous CM ended at 0.6 cm.
4911 4

ﬂ Outer radial boundary for CM (cm) ‘8

2 Title [Birincil Kolimator 067 1

ﬂ Distance of front of material in CM to reference plane (cm) ‘I 66

Thickness of CM (cm) 10.1

9222

Number of points used to define the CM ’2— Define points > e o
Inside Outside 13533 4
jEIeclmn cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) [0.7 7 e |
j Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) [0.01 o1
j Dose zone (0 for no scoring) |O ‘2 1o g
ﬂksaociate with LATCH bit [o R 20000 1
ﬂ Range rejection as global (0) or off (-1) |O ‘0 z (14500, 18.008)
ﬂ Material AIRTO0ICRU ‘ WRE 18P0_700 NC-CNC es10x10open-5p2WieV._2_8.egedinp 05602021

Sekil 3.5. CONS3R, CM#2 bilesen modiilii ile Birincil Kolimat6r tanimlanmasi

Breview

10000 00 260 2000 6600 10000
11760 x

Flafflt

The default maximum number of cones per layer is 80, _L

16813
and the default maximum number of layers is 80.
17840
When this window was opened, the previous CM ended at 11.76 cm.

18067

ﬂ Outer radial boundary for CM (cm) ‘5

21883

ﬂ Title |?.5 cm capinda duzlestirici filtre s
ﬂ Distance of front of material in CM to reference plane (cm) [13.06 s
Number of layers 6 Define layers >> ‘ .
He|p OK Preview MC-CNIC axiixi0opendp2MeY 2 Begednp 05302021

Sekil 3.6. FLATFILT #CM3 bilesen modiilii ile Diizlestirici filtre tanimlanmasi
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Preview
# Lines off
Ghamoer & Lineson
The default maximum number of chamber layers is 200
When this window was opened, Ine previous CM ended at 15.66 cm. a2 5400 1600 1800 5400 2000
2| Outer radial boundary for CM (cm) 9
2| Title [18 cm capinda 15 mm kaliniiginda iyon odasi 16800 1
ﬁ Distance of front of material in CM to reference plane (cm) 16.44 17200 1
Number of layers in top part 0 =0 17600 1
i
 identical layers Q”
18000 1
2| Treat central region as ~ chamber —
18400 1
Number of layers OR groups in chamber |7
# define layers individually Edit >> was00 1
# define layers as groups
& define layers as identical 1200
Number of layers in bottom part [0
ety B Edit >> 19500 1
W identical layers
20,00
# No ECUTRR calculation, range rejection will still be done on a region-by-region basis A
z
(4320, 19.984)
# Estimate thickness of the chamber for ECUTRR calculations in automated range rejection
NC-CN3C es10x100pen-6p2MeV_2_8 2gsdinp 05302021
I Help | I OK | I Preview I Change plot properties | | Print... | I Done

Sekil 3.7. CHAMBER, CM# 5 bilesen modiilii ile iyon odasi tanimlanmasi

Diger bir bilesen ise, bir 151k kaynagi yardimi ile 1s1k-151n alan kontroliiniin
yapilmasini saglayan aynadir. Ayna, MIRROR, CM#7 bilesen modiilii kullanilarak
modellenmistir (Sekil 3.8.). Aynanin arka kismi Al 6n kismi ¢ok ince PMMA

malzemeden tanimlanarak modellenmistir.

Edit MIRROR, €M 37

Himoe Mirror layer 1
T detsut masaman s o ayers s 10, mimoeiavertbcknesslcr/i0/0001]
Wihen i wirdom was cpened, e pravous OM anced at 18,56 cm. 2 | Electron cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) [0.7

7 Hall-width of outer square boundary {em) [10

>

Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) [0.01

7| Title [ayna -

9] Distance of front of material in CM 1o reference plane {em) [21.0 | @ | Demmae(ies el [
Z.direction span 6.0 ? | Associatewith LATCHbit s
X-coordinate of mirror at top, from Z-axis to first layer (em) 3.0 T Material ALT00IGRU - ‘
Xecoordinale of mirror a botiom, from Z-axis to firs layer (cm) 5.0 —

Re-calculate angle belween axis and mirror | 45 DI003EI08005 degrecs i

Number of layers Inmimor 2 Define layers > e i e () )07

Electron cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) [0.7

>

Rigin bshna mirar: Rgin nrontet —
2 | Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) [0.01
2 | Electron culoff eneray (default ECUTIN) (Me¥) [0.7 2 | Electron cutolf energy (default ECUTIN) (MeV) [0.7 —
R —_— 5 )
2 | Photon cutoft energy (default PCUTIN) (V) 0.01 2 | Photon eutoft energy (detauh PCUTIN) (MeV) 0.01 ¢ | D (i i i) 10
2 | Dose zone (0 for no coring) [0 | Dasa zone (001 na scoring) [3 2 | Associate with LATCH bit [8
2 | Associae with LATCH bt o 2 | Associats whh LATCH Bl i 2 | material PMMATO0ICRU =
2 | Material AIRTOOICRU | 7 Materal AIRTOUICRU -

] =] o] ]

Sekil 3.8. MIRROR, CM#7 bilesen modiilii ile Ayna tanimlanmasi

Lineer Hizlandiricilarda, kompleks tedavilerin uygulanmasinda alan
sekillenimi i¢in kullanilan Cok Yaprakli Kolimatér (CYK) sistemi, dogru MC
simiilasyonunu yapmak i¢in en onemli bilesenlerden biridir. Her ireticinin CYK

sistemi, sekil, boyut, bilesim ve hedefe gore konum bakimindan birbirinden farklidir.
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Ayni Tretici i¢in bile farkli CYK sistemi mevcuttur. EGSnrc/BEAMnrc kodunda
mevcut Lineer Hizlandiricilarin CYK farkli tasarimlarini modellemek igin farkll

bilesen modiilleri mevcuttur (32).

Elekta Snergy Lineer Hizlandiricilarin CYK sistemi, her iki tarafta karsilikli
yerlestirilmis 40 ¢ift olmak tizere toplam 80 yapraktan meydana gelmekte ve dinamik
alan sekillenimi yapabilmektedir. CYK sisteminde her yaprak 18 g/cm? yogunluga
sahip Tungsten alasimindan yapilmis, yaprak u¢ yarigapi 15,0 cm olacak sekilde
yuvarlak tasarlanmistir. Demet yoniine dik olarak ve demet yolu boyunca dogrusal
olarak hizalanarak monte edilmistir. Maksimum ve minimum alan agiklig1 sirastyla

40x40 cm? ve 1x1 cm? dir ve yaprak genisligi esmerkezde 1 cm’dir.

CYK’ler, BEAMnrc Elekta Lineer Hizlandiricilarinin CYK'lerini simiile etmek
icin kullanilan MLCE, CM#8 bilesen modiilii ile modellenmistir (Sekil 3.9.).
Calismanin ilk asamasinda baglangi¢ elektron demeti parametrelerini belirlemek i¢in

10x10 cm? agik alan boyutunda CYK modeli (Sekil 3.10.) gosterilmistir.

Viver i wircrw was cpaned, e previs M ercisd 127 o

9 Halt-width of fem 30
9 Title MLC kolmater

© Leaves parallal oy
* Leaves parallel o x
Define leaf openings

Number of [eaves 41 Define keaf openings >
min. Z of leaves (cm) 20.8 Specify the minimum and maximum X value (at the top of the GM) for the
a2 of leaves (cm)[ET3 ‘opening in each leaf in the MLCE by groups here. Add a row fo starta

new group. When a new row is added the next Ieaf in the order will
automatically appear in the ‘from leaf box. This must repeat until you
Zposn. of righ! step (cm) 13,3 have defined the minimum and maximum for all 40 leaves.

width of step (em) 0,06

Zposn. of ket step {cm) 335

fromleaf toleaf min. X of origin of leaf ends max. X of origin of leaf ends

topright coordinate of central leaf em) 0.17

1 14 -14.664 15.336
bottom right coordinate of cniral leaf cm) 2
‘spacing balwean leaf contres al SSD (em) | 15 26 -16.68 16.68
5501l which spacing delined (cm) 100 27 40 -14.664 15.336

Leaf bank rotation angle (radians) 0

Radius of leaf ends 15
Pt S | o e | Add a row | | Delete last row | oK | Help |

puning ) ar i gape Calimlot s
2 Electron culoff energy (dafaull ECUTIN) (WeV) 0.7 2 Electron cutoff energy (defaull ECUTIN) {MeV) 1.7
2 Phatan cutoff energy defaull PCUTIN) (MeV) .01 7 Pholon culoff energy (defaull PCUTIN) (V) 1.1
9 Dosezome(Oformoscoting) 0 7 [Dosezone (0 lornoscoring) 12

2 Associate with LATCH bit |23

Associate with LATCH bit 10
2 Material AIRTODICRU S0 Material WRE_18P0_700

Sekil 3.9. Elekta MLCE, CM#8 bilegsen modiilii ile Cok Yaprakli Kolimator tanimlanmasi



The preview of the leaf sides shows either the leaf that

passes through x (yz view) or y (xz view) equal to zero

or, in the case where two adjacent leaves straddle the x

ory axls, the leaf that Is closest o 1-0 or y=0. The 1.000
cross-section perpendicular to the leaves disregards

leaf ends. The xy view shows only the leaf surfaces at

Z=ZMIN.

-5.000 -3.000 -1.000 1.000 3.000 5.000

-5.000 x

-3.000

-1.000

3.000

5.000

¥
(0.000, 0.000)

NRC - CINO510x100pen-6p2MeV_2_8.egsdinp 05/30/2021

-5000  -3.000  -1.000 1.000 3.000 5.000 -5.000 -3.000 -1.000  1.000 3.000 5.000

27.000 + + + + + + x 27.000 + t t t t + ¥
28.145 28.145
20.289 29.289
30.434 30.434 )
31579 31579 ‘.
32724 32724 W
33.868 33.868 IR
35.013 35.013
36.158 36.158
37.303 37.303
z (5.000,20.713) ‘ (4.200,33.079)
INRC - CINTC 51 0x100pen-6p2Mev_2_8.egsdinp 05302021 INRC - CINLC 51 0x100pen-6p2mev_2_s.egsainp 12021

I Change plot properties I I Print xy... I I Print xz... I I Print yz... I I Done I

Sekil 3.10. 10x10 cm? acik alan boyutunda CYK modeli
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CYK sisteminin X Backup diyaframi, daha basit geometriye sahip MLCQ,

CM#9 bilesen modiilii kullanilarak 2 yaprak ¢ifti olarak modellenmistir (Sekil 3.11.).

Backup diyaframlar1 18 g/cm® yogunluga sahip Tungsten alasimindan, yaprak

kalinliklar1 3,0 cm, yaprak ug yarigap1 7,0 cm olacak sekilde yuvarlak yapilmistir.

Edit MLCQ, CM#9 -+ x

Multi-leat collimator Backup
The default maximum number of leaves is 120,

When this window was opened, the pi at37.302655:
7 Half-width of outersquare boundary (em) 30
ﬂ Title \x Backup Diyaframi
2| Distance of front of material in CM to reference plane (cm) [39.6

® Leaves parallel to y

® Leaves parallel to x

Thickness of the leaves (cm)[3

Numberofleaves2 ~ Define leaf sizes >>

Total width of leaves (cm) \so
Focal point on Z-axis of leaf sides0
Radius of circle defining leafends7
Zof origin of circle defining leafendsf411

Inside collimator Collimator leaves.

2 | Electron cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) 0.7 2 | Electron cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) [0.7

2 | Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) [0.01 2 | Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) [0.01
2 | Dose zone (0 for no scoring) [0 2 | Dose zone (0 for no scoring) [0
2 | Associate with LATCH bit [23 2 | Associate with LATCH bit [23

2 | Material

AIR700ICRU —~| 2| material WRE_18P0_700 =

Sekil 3.11. MLCQ, CM#9 bilesen modiilii ile X Backup Diyafranmu tanimlanmasi
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Y jawlar;, JAWS, CM#10 bilesen modiilii kullamlarak 18 g/cm?® yogunluga
sahip Tungsten alasimindan modellenmistir (Sekil 3.12). Alan boyutu ve SSD

degerine gore jawlarin pozisyonlari1 program tarafindan hesaplanmaktadir.

Son bilesen olarak Faz-Uzay (Phase-Space) diizlemi, SLABS, CM#12 bilesen
modiili ile hedeften 70,0 cm mesafede kalinligi 0,01 cm hava olarak modellenmistir

ve simiilasyonun faz-uzay dosyalarini olusturmak i¢in kullanilmistir.

Jaws

The default maximum number of paired bars or jaws is 12

‘When this window was opened, the previous CM ended at 42.6 cm.

ﬂ Half-width of outer square boundary (cm) |30 LI ¥ |
Distance from front of jaw to reference plane (cm) 43.1
ﬂ Title |Y jaws Distance from back of jaw to reference plane (em) 50.9
i Xy dinate at positive front of jaw (cm) 2.15500
Number of paired bars |1 e | De_ﬁ“ef_”‘z wly coordinale al positive back of jaw (cm) 254500
s:": dIESSD xly coordinate at negative front of jaw {em) -2.15500
Openings: xly coordinate at negative back of jaw (cm) -2.54500
Electron cutoff (default ECUTIN) (MeV) 07
? | Electron cutoff energy (default ECUTIN) (MeV) (0.7 Photon cutoff (default PCUTIN) (MeV) oo
2 | Photon cutoff energy (default PCUTIN) (MeV) [0.01 Dose zone (0 for no scofing) o
Associate with LATCH bit 2
? | Dose zone (0 for no scoring) |D Material WRE_18P0_700

? | Associate with LATCH bit 23 l_ I_
J | Help 0K

Help I oK I Preview I

Sekil 3.12. JAWS, CM#10 bilesen modiilii ile Jawlarin tanimlanmasi

3.3. BEAMnrec Simiilasyon Parametreleri

Elekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazinin olusturulan MC kodunu
calistirmak i¢in, BEAMNrc simiilasyon parametreleri “Boundary Crossing Algorithm”
icin “EXACT?”, “Electron-Step Algorithm” i¢in “PRESTA-II”, Bremsstrahlung Agisal
Ornekleme icin “Basit”, Bremsstrahlung Angular Sampling “Bethe-Heitler (BH)”
olarak, pair production angular sampling “Simple” se¢ilmistir. Tiim simiilasyonlar i¢in
elektron cut-off enerjisi (ECUT) ve foton cut-off enerjisi (PCUT) sirasiyla 0,7 MeV
ve 0,01 MeV olarak ayarlanmistir (32).

Arastirmacilarin  yaptigi c¢alismalar, hedefe c¢arpan baslangic elektron
demetinin Gauss Dagilimi oldugunu gostermistir (15, 33, 34, 35, 36). Bu calismalara
dayanarak, baslangi¢ elektron demetinin dagilimmin Gauss Dagilimi oldugu kabul

edilmistir. Istatistiksel belirsizligin % 0,5'ten kiiciik oldugu “history” sayisim
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belirlemek i¢in “history” sayist degistirilerek ‘.egsphspl’ uzantili Faz-Uzay (Phase-
Space) dosyalar1 olusturulmustur. 10x10 cm? alan boyutu igin 5,8 MeV baslangig
enerjisinde 1 mm FWHM ile Gauss dagilimi ile 10%, 10°, 108, 107, 108 ve 10° “history”
sayilar1 igin faz-uzay dosyalar1 olusturulmustur. Simiilasyonda, cihazin 6 MV demet
enerjisini temsil eden dogru baslangic ortalama enerjisini belirlemek igin 10x10cm?
alan boyutunda 5,4 MeV ile 6,6 MeV arasinda degisen 7 farkli ortalama demet enerji
icin faz-uzay dosyalari olusturulmustur. Ayrica cihazin dogru FWHM degerini
belirlemek i¢in 10x10 cm?alan boyutunda 0,8 mm ile 1,2 mm arasinda degisen 5 farkli

FWHM degeri i¢in faz-uzay dosyalar1 olusturulmustur.

3.4. DOSXYZnrc Simiilasyon Parametreleri

BEAMnNrc koduyla elde edilen faz-uzay dosyalari kullanilarak istenilen
hacimde doz okumasi DOSXYZnrc koduyla yapilabilir (39). DOSXYZnrc,
tanimlanan 3B fantomda sogurulan doz hesaplamalart igin foton ve elektron
etkilesimlerini simiile eden EGSnrc tabanli bir koddur. 3B fantom, BT tabanli olmayan
her hacim elemani (voksel) farkli bir malzemeye ve yogunluga sahip ya da CTcreate
koduyla DICOM BT verilerini yogunluk ve malzeme bilesimine doniistiiriilerek
tanimlanabilir. Her iki durumda DOSXY Znrc ile sanal fantom iizerinde doz okumasi

yapilabilir.

BEAMnrc'de baslangic demet parametrelerinin belirlenmesi igin olusturulan
faz-uzay dosyalarinin suda 3B doz dagilimi elde etmek i¢in DOSXYZnrc GUI'de
voksel boyutu 3.0x3.0x2.0 mm?3 olan 30x30x30 cm? su fantomu olusturulmustur (Sekil
3.13.). Elektron/Foton tasima parametreleri Boundary Crossing Algorithm igin
“PRESTA-I”, Electron-Step Algorithm i¢in “PRESTA-II”, Bremsstrahlung Angular
Sampling i¢in “Simple”, Bremsstrahlung Cross Sections i¢in “Bethe-Heitler (BH)”,
Pair Production Angular Sampling i¢in Simple” se¢ilmistir. DOSXYZnrc' Lineer
Hizlandiricilar i¢in kullanilan BEAMnrc simiilasyonunda olusturulan diiz puanlama
diizlemi seklinde faz-uzay1 i¢in kullanilan ‘isource =2’ (Phase-Space Source Incident
from Any Direction) kaynagi kullanilmistir. Tiim simiilasyonlar igin elektron cut-off
enerjisi (ECUT) ve foton cut-off enerjisi (PCUT) sirasiyla 0,7 MeV ve 0,01 MeV
olarak ayarlanmistir (39, 40). Demetin pargacik sayisi, DOSXYZnrc .3ddose dosyalari
i¢in %0,5'ten daha az bir istatistiksel belirsizlige sahip olacak sekilde se¢ilmistir. Doz
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okumasi i¢in de tiim elementlerin, molekiillerin ve bilesiklerin adlarmi ve kesit

verilerini iceren PEGS4 dosyasi olarak 700icru.pegs4dat dosyas1 kullanilmistir.

Demet Ekseni

X

.
¥ 30 cm

Su

30 em

30 em

Sekil 3.13. 3B doz dagilimi elde etmek icin DOSXYZnrc GUI ile olusturulan voksel boyutu

3.0x3.0x2.0 mm?® olan 30x30x30 cm?® sanal su fantomu sematik gosterimi

DOSXYZnrc doz okumalari sonucunda her bir faz-uzay: ‘.egsphspl’ dosyasi
icin ‘.3ddose " uzantili 3B doz dosyalari elde edilmistir. PDD egrileri ve doz profilleri
“.3ddose’ doz dosyalarindan MATLAB R2013a siiriim 8.10 (The MathWorks, Inc.)

yazilimi kullanilarak elde edilmis ve su fantomu sonuglar ile karsilastirilmistir.

3.5. Farkh Alan Boyutlari ile Modelin Dogrulanmasi

Elekta Synergy Lineer Hizlandirici 6 MV foton demeti igin olusturdugumuz
EGSnrc modelinin dogrulanmasi i¢in 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 ve 30x30 cm? alan
boyutlari i¢in faz-uzay dosyalar1 olusturulmustur. Bunun i¢in Elekta Synergy Lineer
Hizlandirict EGSnrc modelinde CYK’de MLCE, CM#8; X Backup diyaframinda
MLCQ, CM#9 ve Y jawlarinda JAWS, CM#10 bilesen modiilleri her alan boyutu i¢in
diizenlenerek bu alan boyutlar1 i¢in faz-uzay dosyalari olusturulmustur. 6,2 MeV
baslangic¢ elektron enerjisinde, 1 mm FWHM degerinde Gauss dagilimi ile 2x108
“history” sayis1 i¢in Faz-Uzay (Phase-Space) dosyalari olusturulmustur. Faz-uzay

dosyalari alan boyutlari i¢cin CYK modelleri Sekil 3.14. goriilmektedir.
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Sekil 3.14. 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 ve 30x30 cm? alan boyutlar1 icin CYK modelleri

BEAMnrc'de olusturulan farkli alan boyutlari i¢in faz-uzay dosyalarinin suda
3B doz dagilimi elde etmek icin DOSXYZnrc GUI'de voksel boyutu 3,0x3,0x2,0 mm?®
olan 40x40x40 cm? su fantomu ile DOSXYZnrc doz okumalari yapilarak her bir faz-
uzay1 ‘.egsphspl’ dosyasi i¢in ‘.3ddose’ uzantili 3B doz dosyalari elde edilmistir.
Farkl1 alan boyutlari i¢in PDD egrileri ve doz profilleri ‘.3ddose” doz dosyalarindan
MATLAB R2013a siiriim 8.10 (The MathWorks, Inc.) yazilimi kullanilarak elde

edilmis ve su fantomu sonuglari ile karsilastirilmistir.

3.6. Su fantomu odl¢iimleri

Su fantomu olarak S. B. Universitesi Giilhane Egitim ve Arastirma
Hastanesi'nde bulunan IBA Blue Water Phantom (IBA, Dosimetry, Schwarzenbruck,
Almanya)” Blue Fantom kullanilmistir. Blue Fantom, Lineer Hizlandiricilarda

radyasyon alaninin analizi ve 6l¢iimii i¢in kullanilan kiibik fantomdur (Sekil 3.15.).
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Blue Fantom tanki ile ii¢ boyutlu bir servo, iki kanalli timlesik elektrometreli bir
kontrol {initesi (CU500E) ve iki adet birbirine es 0.13 cc hacimli IBA CC13 0.13 cm?®
iyon odasindan (Sekil 3.16.) olusmaktadir. Iyon odasi, elektrik yiikiiniin 8l¢iiliip suda
sogurulan doza cevrilmesi i¢in kullanilmaktadir. Silindirik iyon odalar1 bir merkezi
elektrot, onun gevresinde hava boslugu ve boslugu dis ortamdan ayiran iyon odasi
duvarindan olusmaktadir. Duvar materyali iyon odasi i¢indeki havada elektronik
dengenin kurulmasimi saglamaktadir. Silindirik geometri tasarimli iyon odalar1 ile

yapilan Ol¢iimlerde yone bagimlilik yoktur.

Sekil 3.15. Scanditronix-Wellhofer Blue Fantom (S.B. GEAH Radyasyon Onkolojisi AD.)

Sekil 3.16. Scanditronix-Wellhofer CC13 iyon odalar1 (S.B. GEAH Radyasyon Onkolojisi
AD.)
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Sonuglar1 degerlendirmek i¢in doz o6l¢iimleri, Blue Fantom ve CC13 iyon
odalart ile Kaynak Cilt Mesafesi (Source Skin Distance-SSD) 100 cm’de baslangig
elektron demet parametrelerinin belirlenmesi i¢in 10x10 cm? referans alaninda,
dogrulama ig¢in 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 ve 30x30 cm? alan boyutlarinda Yiizde
Derin Doz (Percentage Depth Dose-PDD) ile dmak, 5 ve 10 cm derinliklerde doz profil
egrileri Ol¢timleri yapilmistir. EGSnrc/BEAMnNrc modeli ile hesaplanan ve dlgiilen
doz degerleri arasindaki fark “6-Rolatif Doz Farki (Relative Dose Difference- RDF)”
(Formiil 3.1.) hesaplanarak degerlendirilmistir (41).

8 =100 * (Dhesaplanan_Dblgulen) Formul 31

Dﬁlgi’xlen

Formiil 3.1.’de & hesaplanan ve 0Olgiilen arasindaki sapmalardir ve % olarak
ifade edilir, Dnesaplanan fantomda belirli bir noktada hesaplanan dozdur ve Dsigiien
fantomda ayni noktada 6lgiilen dozdur. Formiil 3.6.1'e gore, Venselaar ve ark. (42)
tarafindan yapilan calismaya benzer sekilde doz bolgesine bagli olarak kabul
edilebilirlik kriterleri olusturulmustur. Kriterlerin tanimlamalar1 ise International
Atomic Energy Agency Technical Reports Series No. 430 (IAEA-TRS-430) (41) gore
degerlendirilmistir (Sekil 3.17.).

4 | _
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(a) Derinlik (b} Genislik

Sekil 3.17. Foton demeti doz hesaplamalari i¢in kabul edilebilirlik kriterleri tanimlamalari
(40-Venselaar ve ark. 2001)
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PDD degerlendirmesi,

01: merkezi demet ekseni lizerindeki dmak derinliginin etrafindaki ve 6tesindeki

noktalar igin, yiiksek doz ve diisiik doz degisim bolgesi

62: demet ekseni tizerinde build-up bolgesinde, yiiksek doz ve biiyiik doz
degisim bolgeleri

Doz profil degerlendirmesi,

62: demet ekseni tlizerinde build-up bolgesinde, yiiksek doz ve biiyiik doz
degisim bolgeleri

63: demet i¢indeki dmak haricinde ancak merkezi demet ekseninin disinda,

yiiksek doz ve kiiciik doz degisim bolgeleri.
04: demetin alan kenarlar1 disinda, diisiik doz ve kii¢lik doz degisim bolgeleri.
RWs5o: dozun %50’ye diistiigii noktalarda 6l¢iilen doz profilinin genisligi

650-90: demet doz profilindeki % 50 ve % 90 noktasi arasindaki mesafe “demet

penumbrasi”
tanimlamalarina gére yapilmistir.

3.7. Tedavi Planlarinin Modellenmesi

Calismada segilen hastalarin tedavi planlari Monaco® HD siirim 5.10.04
Tedavi Planlama Sistemi (TPS) (Impac Medical System Inc.) kullanilarak yapilmistir.
Her hasta icin klinikte kullanilan uygun protokollere gére Step and Shoot teknigi
kullanilarak 6 MV foton demeti Elekta Synergy Lineer Hizlandirici ile YART plant
yapilmistir. Planlar, plan basina maksimum segment sayisi, minimum segment alani,
segment basina minimum MU, grid size ve tamimlanan doz gibi planlama
parametreleri her hasta i¢in uygun segilerek yapilmistir. Hastalarin plani, hesaplama

basina % 0.5'lik istatistiksel belirsizlikle planlanmustir.

Planlarin EGSnrc modelinin yapilabilmesi i¢in demet geometrileri, CYK
pozisyonlari, esmerkez koordinatlar1 gibi hastalarin planlama verileri MATLAB

version 2019a (MATrix LABoratory) ve Radyoterapi Arastirmalar i¢in Hesaplamali
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Ortam (Computational Environment for Radiotherapy Research-CERR-master )

yazilimlari kullanilarak elde edilmistir (43, 44).

Hasta planlarinin modellenmesi i¢in dogrulamasini yaptigimiz Elekta Synergy
Lineer Hizlandirict EGSnrc modelinde CYK’de MLCE, CM#8; X Backup
diyaframinda MLCQ, CM#9 ve Y jawlarinda JAWS, CM#10 bilesen modiilleri her
demet ve demetin her segmenti i¢in diizenlenerek BEAMnrc kodu ile hastaya 6zel faz-
uzay dosyalari olusturulmustur (Sekil 3.18.). Hastanin her demeti ve bu demetlere ait
her segmentinde, 6,2 MeV baslangig¢ elektron enerjisinde, 1 mm FWHM degerinde
Gauss dagiliminda, istatistiksel belirsizligi <% 0,5 olmas1 igin 0,5 xx10% ile 2x10®

araliginda “history” sayis1 veya parcacik sayisi ile faz-uzay dosyalari olusturulmustur.

_
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Sekil 3.18. Hasta i¢in modellenen bir tedavi demetinden 4 segmente ait CYK modelleri
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3.8. Hasta Fantomu Tanimlama

MC tabanli hasta dozu hesaplamasinin en 6nemli 6zelliklerinden biri, dozlarin
hastada hesaplanma imkani tanimasidir. Bunun igin hastanin Bilgisayarli Tomografi
(BT) goruntilerini kullanarak hastayr tamimlayan 3B kartezyen voksel fantom
olusturulmalidir. Voksel boyutlari, Mora ve ark. (45) 6nerdigi gibi kafa i¢in 3 mm'den
ve viicutta 5 mm'den biiyiikk olmamalidir. Hasta fantomunu, BT numaralarindan
yogunluk ve dokudaki farkli yapilar (akciger, kemik, hava, vb.) gibi uygun
parametreleri kullanarak tiiretmek gerekir (46). Bu amagla EGSnrc/DOSXYZnrc
kodunun DICOM formatindaki 3 Boyutlu (3B) BT goriintii setini 3B DOSXYZnrc
fantomuna doniistiirebilen programi olan “CTcreate” kullanilarak hastanin BT
goriintiileri fantoma donistirilmistiir. CTcreate; BT veri setinden Hounsfield Unit
(HU) degerlerini okuyabilir ve bunu 3B kartezyen voksel veri setine doniistiiriir (39).
Bu veri seti .egsphant uzantili fantom dosyasi seklindedir ve EGSnrc/DOSXYZnrc ile
doz okumasinda girdi (input) dosyasi olarak kullanilir. Dogru MC doz hesaplamalari
icin BT numarasinin malzeme bilesimine ve kiitle yogunluguna gore dikkatli bir
sekilde dontstiirilmesi gerekir. Bu nedenle CTcreate ile fantom olusturmak ve
dokudaki yogunluk farkliliklarini hesaba katmak i¢in hastanin goriintiisiiniin alindig

tarayici igin BT dontisiim egrisi olusturulmalidir.

T T T T L T TI I IY
1L T T 111
1111111111111 111111111 111111111111 1111

55554211111111111111111]
2111111111111

Sekil 3.19. BT goriintillerinden her kesit i¢in CTcreate araciyla sayisal bir degere

donistiiriilerek olugturulan prostat hastasina ait BT tabanli fantom
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Bu egri TPS’de kullanilan BT'den ED'ye (CT to ED) egrisi ile eslesmelidir.
DOSXYZnrc MC kod sistemi, doz dagiliminin hesaplanacagi ortamin Fiziksel
Yogunluk (Physical Density-PD) degerlerine ihtiya¢ duyar. Bu nedenle TPS’de
kullanilan BT'den ED'ye doniisiim tablosunu temsil eden sekiz farkli materyalin
fiziksel yogunlugu kullanilarak olusturulmustur (Sekil 3.19.). Tablo 3.1. Ortam, BT
numarast ve Fiziksel Yogunluk araligini gostermektedir.

Table 3.1. CTcreate kullanarak bir egsphant fantom dosyasi olusturmak i¢in BT Numarasi-

Fiziksel Yogunluk araliklari.

BT Numaras1 Aralig1 Fiziksel Yogunluk Aralig1

Ortam (HU) (glemd)
1 AIR700ICRU -2048; -974 0.001; 0.044
2 LUNG700ICRU -974; -730 0.044;0.29
3 LUNG700ICRU2 -730; -573 0.29; 0.43
4 ICRUTISSUE700ICRU -573; -106 0.43; 0.943
5 ICRUTISSUE700ICRU2 -106; 0.0 0.943; 1.053
6 ICRUTISSUE700ICRU3 0.0; 101 1.053; 1.079
7 ICRPBONE700ICRU 101; 843 1.079;1.14
8 ICRPBONE700ICRU2 843; 1376 1.14;1.84

DOSXYZnrc igin kullanilan 700icru.pegs4dat PEGS4 dosyasi iginde BT'den
fiziksel yogunluga doniisim tablosunda yer almayan LUNG700ICRU2,
ICRUTISSUE700ICRU2, ICRUTISSUE700ICRU3 ve ICRPBONE700ICRU2 vyapilarla
700icruEsin.pegs4dat tanimlanmistir. Hasta simiilasyonunda .3ddose dosyalarini
olusturmak i¢in DOSXYZnrc i¢in 700icruEsin.pegsddat PEGS4 dosyasi olarak

kullanilmistir.

Her hasta i¢in doz okumalarinda CTcreate programi yardimiyla. egsphant

dosyalar1 olusturulmus ve DOSXY Znrc i¢in girdi dosyasi olarak kullanilmistir.

3.9. DOSXYZnrc Koordinat Doniisiimii
Tedavi planlarinda demet yoOnelimleri, hasta koordinat sistemine gore
tanimlanmaktadir. TPS’den veriler disa aktarilirken (Export) Tipta Dijital
Goriintiileme ve Iletisim (Digital Imaging And Communications in Medicine-
DICOM) formatinda aktarilmaktadir, BEAMnNrc/DOSXYZnrc ise DICOM
formatindaki planlar1 okuyamaz. Bunun nedeni, DICOM ve TPS sistemlerinin demet
diizenlenmesini tedavi sisteminin bilesenleri Gantri (0c), Hasta Masas1 (01) ve

Kolimatoriin Doniis (0c) agilarini kullanarak tanimlamasi, DOSXY Znrc sisteminin ise
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demet diizenlemesini fantom diizleminde kullanilan silindirik koordinat sistemi
parametreleri polar a¢1 (0), azimuthal ag1 ( @) ve kolimatdr agist (¢cor) Kullanarak
tanimlamasidir (47, 48). Bu nedenle TPS’den elde ettigimiz demet koordinat bilgisinin
DOSXYZnrc koordinat sistemine dontstiiriilmesi gerekir. TPS’den CERR-master
yazilimi ile elde ettigimiz koordinat bilgileri Formiil.3.2., Formiil.3.3. ve Formiil.3.4.

yardimiyla hesaplanmistir (28).

0 = cos~1(sinfr * sinf;) Formiil 3.2.

= tan™1 (LSBG) Formiil 3.3

P = sin@g*cosOt ormul 3.9.
_3m r -1 (—sinBT*COSBG) .

Deor = 3 Oc — tan arr. U Formiil 3.4.

Hesaplamalarin dogrulunu kontrol etmek icin hasta verileri ile uyumlu ¢esitli
a¢1 kombinasyonlar1 i¢gin DOSXYZnrc doz okumasi yapilarak .3ddose sonuglari

degerlendirilmistir.

MATLAB version 2019a ile .3ddose doz dosyalar1 okumalar1 elde edilen faz-
uzay dosyalari i¢in yapilarak CERR-master ile tiim plan bilgileri hastanin TPS’den
elde edilen DICOM planlama bilgileri tizerine yliklenmistir. EGSnrc simiilasyonundan
elde edilen planlama verileri MATLAB versiyon 2019a ve CERR master ile analiz
edilmistir. TPS ve EGSnrc simiilasyon sonuglar1 PTV (Planning Target Volume) ve
kritik yapilarin (Organ at Risk-OAR) doz dagilimlarini karsilagtirmak i¢in maksimum,
minimum, ortalama dozlar ve Doz Hacmi Histogram (Dose Volume Histogram-
DVH)’dan elde edilen dozimetrik parametreleri, Esdeger Unifom Doz (Equivalent
Uniform Dose-EUD) ve Normal Doku Komplikasyon Olasiligi ( Normal Tissue
Complication Probability-NTCP) Radyobiyolojik parametreler ve Gamma analizi ile

karsilastirma yapilmistir.
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3.10. Mutlak (Absolute) Doz Hesaplama

MC yaklasiminin sagladigi diger bir kolaylik, hastada her demet i¢in Monitor Unit
(MU) degerinin dogru hesaplanmasidir. Ancak MC simiilasyonlarinin sonuglari,
mutlak doz dagilimlariyla hemen karsilastirilabilir  degildir(46). MC
simiilasyonunda hesaplanan doz kullanilan pargacik sayist basmna Gy (Gy /
pargacik) ve TPS'de ise sonu¢ monitdr unit (MU) basina Gy (Gy/ MU) olarak
ifade edilmektedir. MC y6ntemlerinde mutlak dozun MU cinsinden hesaplanmasi,
Olclim yoluyla referans alan boyutu i¢in monitor birimlerinin dogru kalibrasyonuna
dayanir. Bu nedenle ilk adim, 10 cm X 10 cm “Aref’ referans alan boyutunda,
referans derinlige yerlestirilen iyon odasi ile MU basina Gy “D(Aref)/MU” dozu
belirleyerek demetin geleneksel kalibrasyonudur. Lineer Hizlandiricilar, SSD 100
cm’de 10x10 cm? referans alan boyutunda ve dmak derinliginde 1IMU= 1cGy olacak
sekilde kalibre edilir. Daha sonra, simiilasyonu yapilan demet kalitesinde referans
alan boyutu ve derinlikte faz-uzay dosyasi olusturularak MC simiilasyonu
gerceklestirilir. Bu simiilasyon, simiile edilen pargacik sayisi basina referans
alanda doz Dmc (Arer) veya “history” basina doz Dret, mc / hist (Arer) elde etmemizi
saglar. MC simiilasyonu ve TPS sonuglariin karsilastirlmasi igin “kalibrasyon

faktorii- Fq” belirlenmelidir (Formiil.3.5.) (46).

Fo— Dref(Arer)/MU
0=
Dref,MC/hist(Aref)

Formiil 3.5.

Formiil.3.10.1°de “Dref”, “Aver” referans alan boyutunda ve derinlikte iyon
odast ile dlgiilen dozdur, “Dref, mcmist” iSe ayni referans alan ve derinlikte pargacik

basina MC simiilasyonu ile hesaplanan dozdur.

Dp (Aplan) = FoxDp (Aplan)MC/hist Formiil 3.6.
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Formiil.3.6, hastadaki herhangi bir P noktasinda, hastada keyfi bir alan boyutu
icin, “Aplan” mutlak doz hesaplanir (46). Doz sonuglarini karsilastirmak i¢in EGSnrc

simiilasyonundan elde edilen doz bilgisi Fq ile kalibre edilerek kullanilmistir.

3.11. Bilgisayarh Tomografi
Bu ¢alismada hasta goriintiilerini elde etmek igin klinigimizde bulunan Toshiba
marka Aquilion LB model Bilgisayarli Tomografi Cihazi kullanilmistir (Sekil 3.20.).
Aquilion LB, daha fazla anatomiyi daha fazla dogrulukla kapsamak i¢in en biiyiik bore
capina sahip tek BT cihazidir. Gantri agikligi 90 cm olup bu agiklik (Bore ) diagnostik
amacgli BT ye gore daha genis ve RT i¢in uygundur. Tiipte maksimum ¢ikis giicii 60
KW, 10 — 500 mA araliginda akim degerine sahiptir.

Cihazin scaout, aksiyel ve helikal ¢alisma modlar1 bulunmaktadir.
Radyoterapide oOncelikle taranacak bolgeyi belirlemek igin “scaout” goriintii
alinmaktadir. Bu goriintii ile belirlenen aralikla ayrintili olarak helikal tarama
yapilarak aksiyel kesitler elde edilmektedir. Elde edilen goriintiiler Tipta Dijital
Gériintii ve Iletisimleri (Digital Imaging and Communications in Medicine) “DICOM”

formatindadir ve online olarak hasta konturu ¢izilecek bilgisayarlara aktarilmaktadir.

Sekil 3.20. Toshiba marka Aquilion LB model Bilgisayarli Tomografi Cihaz1 (S.B. GEAH
Radyasyon Onkolojisi AD.)
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3.12. Tedavi Planlama Sistemi (TPS)

Calismamizda klinigimizde bulunan tedavi planlama sistemi Monaco® HD
version 5.10.04 (Impac Medical System Inc.) kullanilmistir (Sekil 3.21.). Eksternal
demet radyasyon tedavisi i¢in tedavi planlari yapmak i¢in tasarlanmig MC tabanl
(VMC++) ilk ve tek ticari sistemdir. Sistem, foton/elektron tedavileri i¢in gerekli olan
planlar1 i¢in dozu hesaplar ve verilen tedavi plani kurulumlari i¢in hastalarin i¢indeki
iki veya ii¢ boyutlu radyasyon dozu dagilimlarini ekranda ve basili olarak goriintiiler.
Radyasyon tedavileri i¢in 3B Konformal —YART- VMAT-SRS-SBRT planlama
yapabilir. Yardimci yapilara (Help structure) ihtiyag duymadan voxel tabanl
optimizasyon yapabilir. 27’1lik agilarla modiilasyon yaparak High Density (HD) doz
hesaplamasi yapabilir. Monaco® HD hem biyolojik ve hem de doza dayali

optimizasyon yapabilme yetenegine sahiptir.

Sekil 3.21. Elekta Monaco® HD version 5.10.04 Tedavi Planlama Sistemi (S.B. GEAH
Radyasyon Onkolojisi AD.)
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4. BULGULAR

4.1. Elekta Synergy Tedavi Kafasimmn EGSnrc Modellemesi

Bu c¢alismada Saglik Bilimleri Universitesi Giilhane Egitim ve Arastirma
Hastanesi'nde bulunan Elekta Synergy IGRT Lineer Hizlandiric1 tedavi kafasinin 6
MV foton demeti igin teknik dokiimanlara gore MC modeli yapilmistir. Modelleme
icin EGSnrc /BEAMNrc /DOSXYZnrc (31) MC kod sistemi kullanilmistir. BEAMnrc
kodu kullanilarak hedef, birincil kolimator, diizlestirici filtre, ayna, Cok Yaprakli
Kolimator (CYK) ve Jawlar gibi Lineer Hizlandirici kafasinin bilesenleri kullanilan
elementlerin, molekiillerin ve bilesenlerin verileri, materyal ve boyut gibi
parametreleri girilerek modellenmistir. Cihazin simiilasyonundan elde edilen EGSnrc

modeli Sekil 4.1°de goriilmektedir.
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Sekil 4.1. Elekta marka Synergy model lineer hizlandiricinin EGSnre kodu ile modeli
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4.2. Elekta Synergy EGSnrc Modelinin Karakteristiklerinin Belirlenmesi

MC simiilasyonunun dogru yapilabilmesi i¢in en 6nemli parametre, Lineer
Hizlandirici tedavi kafasinin tiim bilesenlerinin ve baslangig elektron demetinin dogru
modellenmesidir. Baslangig elektron demeti 6zellikleri, doz dagilimlarinda 6nemli bir
rol oynar ve genellikle deneysel olarak belirlenirler. Calismalar, baslangig elektron
demetini belirleyen en 6nemli parametrelerin demetin ortalama enerjisi (E) ve uzaysal
dagilimi (Full Width Half Maximum-FWHM) ve hedefin yogunlugu (Z) oldugunu
gostermistir (35). Bu parametreler, MC hesaplamalari ile doz dagilimi olglimleri
arasinda karsilagtirmalar yapilarak deneme yoluyla belirlenir (49, 36, 50). Lineer
hizlandiricilarin x ve y uzaysal dagilimimin Gauss dagilimi oldugu yapilan ¢aligmalarla
gosterilmistir (16, 17, 36, 37, 38). Bu calismalara dayanarak, ilk elektron demet
dagilimmin Gauss dagilimi oldugu kabul edilmistir. Istatistiksel belirsizligin %0,5'ten
kiiglik oldugu pargacik sayisini belirlemek i¢in pargacik sayisi degistirilerek faz-uzay
(Phase-Space) dosyalar1 olusturulmustur. 10x10 cm? alan boyutu icin 5,8 MeV
baslangi¢ enerjisinde 1 mm FWHM ile Gauss dagilimina sahip 10%, 10°, 106, 107, 108
ve 10° gecmis sayilari i¢in faz-uzay dosyalari olusturulmustur. Simiilasyonda, cihazin
6 MV foton demeti enerjisini temsil eden dogru baslangic ortalama enerjisini
belirlemek icin 10x10cm? alan boyutunda 5,4 MeV ile 6,6 MeV arasinda degisen 7
farkli ortalama enerji spekturumu igin faz-uzay dosyalari olusturulmustur. Ayrica
cihazin dogru X ve y uzaysal dagilimimi diger bir deyisle FWHM degerini belirlemek
i¢in 10x10 cm? alan boyutunda 0,8 mm ile 1,2 mm arasinda degisen 5 farkli FWHM
degeri i¢in faz-uzay dosyalari olusturulmustur. Faz-uzay dosyalar1 kullanilarak, sanal
su fantomunda 10x10 cm? alan boyutu i¢in dmak, 5 cm ve 10 cm derinliklerde PDD ve
doz profil egrileri elde edilmistir. Mutlak dozu hesaplamak icin 40x40x40 cm?
boyutlarinda EGSnrc/DOSXYZnrc kodu ile sanal su fantomu tanimlanmigtir. Sanal
fantomun voksel boyutu 0.3x0.3x0.2 cm?3, elektron ve foton kesme enerjisi (ECUT,
PCUT) sirastyla 0,7 MeV ve 0,01 MeV olarak se¢ilmistir.

Modeli yapilan FElekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazinin baslangic
elektron demet enerjisini belirlemek i¢in dozimetrik OGlgiimlerde uluslararasi
protokollere gore referans alan olan 10x10 cm? alan boyutunda farkli parcacik sayist,
demetin ortalama enerjisi, FWHM parametreleri i¢in faz-uzay input dosyalar

olusturulmustur. EGSnrc/BEAMnrec ile olusturulan faz-uzay verilerini degerlendirmek



45

icin kullanilan BEAMDP GUI (BEAM Data Processor Graphical User Interface) ile

degerlendirilerek elde edilen demetin pargacik sayisina bagli enerji spekturum

dagiliminin degisimi incelenmistir (Sekil 4.2.).
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EGSnrc/BEAMnrc ile olusturulan faz-uzay dosyalarinin EGSnrc/DOSXY Znrc
ile modellenen sanal su fantomunda doz okumalari yapilarak her bir faz-uzay i¢in
3ddose dosyalar1 olusturularak MATLAB ile degerlendirilmis, sanal su fantomu
verilerinden PDD ve doz profil egrileri elde edilerek bu sonuglar, IBA Blue Water
Phantom ve IBA CC130.13 cm?® iyon odalar1 ile 10x10 cm? referans alaninda, Kaynak
Cilt Mesafesi (Source Skin Distance- SSD) 100 cm’de 6lgiilen PDD ve doz profil
egrileri ile karsilastirilmistir. Sonuglarin degerlendirilmesi i¢in EGSnrc MC kodu ile
hesaplanan ve Olgiilen doz degerleri arasindaki fark “8-Rolatif Doz Farki (RDF)”
hesaplanarak karsilastirilmistir. Sekil 4.3. ve Sekil 4.4. ile parcacik sayisindaki

degisimin sirasiyla PDD’ ve doz profiline etkisi goriilmektedir.
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Sekil 4.3. 104, 10°, 105, 107, 108 ve 10°pargacik sayilar igin 10x10 cm? referans alan boyutunda
PDD degisimleri
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Sekil 4.4. 10%,10°, 106, 107, 108 ve 10°pargacik sayilar i¢in 10x10 cm? referans alan boyutunda
Omak derinliginde doz profil egrileri degisimi

Elekta Synergy Lineer Hizlandirict MC modelinde simiilasyonu yapilan

pargacik sayisinin yiiksek olmasi, istatistiksel belirsizligi azaltarak modelin ger¢ek

sistemi dogru temsil etmesini saglar ve sonucun kesinligini arttirir. Bu nedenle

calismamizda istatistiksel belirsizligin %0,5’in altinda oldugu optimum c¢alisma

sliresini ve parcacik sayisini belirlemek i¢in bu {i¢ parametre degerlendirilmistir.

Sonuglar Tablo 4.1. ile verilmistir.

Tablo 4.1. Pargacik sayisi, Islem siiresi ve Istatistiksel Belirsizlik arasindaki iliski

] Islem Siiresi Islem Siiresi ]
Istatistiksel Toplam Islem Siiresi
Parcacik Sayis1 (BEAMnrc Faz Uzay (DOSXYZnrc Doz
Belirsizlik
olusturma) okuma)

104 49 0,215s 59s 3,115s
10° 1,7 2 dakika 14 s 59,5s 3dakika13,5s
10° 05 21 dakika 19 s 9 dakika 53 s 31 dakika 12 s
107 0,2 2 saat 3 dakika 1 saat 39 dakika 3 saat 42 dakika
108 0,1 23 saat 47 dakika 10 saat 2 dakika 1 giin 9 saat 49 dakika
10° 0,1 6 glin 22 saat 3 giin 9 saat 10 giin 7 saat
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Elekta Synergy Lineer Hizlandirict cihazinin 6 MV foton demetinde, 10x10
cm? alan boyutunda farkli baslangig elektron demeti enerjisinin MC ile hesaplanan ve
su fantomu o6l¢iimlerinden elde edilen PDD ve RDF degerlerinin degisimleri sirasiyla
Sekil 4.5. ve Sekil 4.6. gosterilmektedir. Baslangi¢ elektron demeti enerjisinin doz
profilline etkisi de Sekil 4.7.’de goriilmektedir. Tablo 4.2. ile baslangi¢ elektronun
ortalama enerjisinin bir fonksiyonu olarak PDD egrilerinin Rolatif Doz Farklar1 &1
(eksponansiyel dikey bolgesi) ve 62 (elektronik denge bolgesi) degerleri verilmistir.
Tablo 4.3. ile baslangi¢ elektron demetinin ortalama enerjisinin bir fonksiyonu olarak
10 cm derinlikteki doz profillerinin Rolatif Doz Farklart &2 (penumbra bolgesi), 3
(merkezi demet ekseni dis1 bolge), 64 (demet kenarlari dis bolge), 3s0-90 (demet sagagi-
beam fringe) ve RWsg (radyolojik genislik) degerleri verilmistir.

——5.4 MeV 5.6 MeV 5.8 MeV

6.0 MeV —e—6.2MeV —e—6.4MeV

—e—6.6 MeV —e— Qlciim
120,0

100,0
80,0

60,0

PDD (%)

40,0

20,0

0,0
0,0 10,0 20,0 30,0 40,0

Derinlik (cm)

Sekil 4.5. 10x10 cm? alan boyutunda baslangig elektron demetinin ortalama enerjisinin
fonksiyonu olarak Yiizde Derin Doz (PDD)

Tablo 4.2. Elektronun ortalama enerjisinin bir fonksiyonu olarak Yiizde Derin Doz Egrilerinin

Rolatif Doz Farklar1 (42)

Rélatif Doz Farki Ortalama Elektron Enerjisi (MeV)
(Tolerance) 54 5.6 5.8 6.0 6.2 6.4 6.6
81 (2%) -1.91 -1.55 -1.83 -1.25 -0.30 -0.718 0.171
8, (10 %) 3.19 2.68 2.66 151 1.25 1.057 0.469
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—+—54MeV —=—56MeV —+—5,8MeV
—=—6,0 eV —=—6,2 MeV =— 6,4 MeV

—— 6,6 MeV
80,0

60,0

40,0

35,0

Rélatif Doz Farki (%)

-40,0
60,0
-80,0

Derinlik (cm)

Sekil 4.6. 10x10 cm? alan boyutunda baslangi¢ elektron demetinin ortalama enerjisinin
fonksiyonu olarak Yiizde Derin Doz (PDD) Rélatif Doz Farklari

15,4 MeV =—a—56MeV =758 MeV
6,0 MeV == 6,2 MeV =064 MeV
——6,6 MeV == Olgiim

120,00

100,00

80,00

60,00

Rolatif Doz (%)

40,00

20,00

0,00
0 2 4 6 8

Off-axis mesafe(cm)

Sekil 4.7. 10x10 ¢cm? alan boyutunda suda dma derinlifinde baslangig elektron demetinin
ortalama enerjisinin bir fonksiyonu olarak doz profili egrileri
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Tablo 4.3. Baslangi¢ elektron demetinin ortalama enerjisinin bir fonksiyonu olarak 10 cm
derinlikte doz profillerinin Rélatif Doz Farklar1 (42)

Rélatif doz fark: Ortalama Elektron Enerjisi (MeV)
(Tolerance) 5.4 5.6 5.8 6.0 6.2 6.4 6.6
8, (10 %) -10.19 -12.17 -10.42 -12.51 -3.55 -11.57 -11.77
83(3%0) -1.15 -2.21 -1.39 -1.57 0.73 0.67 0.07
64(30%0) -15.92 -19.22 -15.33 -20.18 0.17 -21.58 -23.31
850.90(2 mm) 1.8 mm 1.8 mm 1.8 mm 1.7mm 1.4 mm 1.7 mm 1.6 mm
RWso(2 mm -1%) | 0.7 mm 0.8 mm 0.8 mm 0.8 mm 0.9 mm 3.3 mm 0.9 mm

Modellenen cihazin FWHM degerini belirlemek igin olusturulan 10x10 cm?
alan boyutunda 0,8 mm ile 1,2 mm araliginda degere sahip 5 farklit FWHM degeri i¢in
faz-uzay dosyalarindan elde edilen .3ddose doz sonuglarinin MATLAB programa ile
elde edilen PDD ve doz profili degerleri su fantomunda olgiilen sonuglarla
karsilagtiritlmistir. Sonuglardan PDD ve dmak, 5 ¢cm ve 10 cm derinliklerde doz profili
egrileri elde edilmisti. FWHM degerindeki degisimin MC ile hesaplanan PDD
egrilerine etkisi ve su fantomu olgtimleri ile elde edilen PDD egrilerinin
karsilastirilmasi Sekil 4.8. ve RDF degerlerine etkisi Sekil 4.9 ile verilmistir. Sekil
4.10 ile FWHM degerlerinin dmak derinliginde doz profillerine etkisi goriilmektedir.
Tablo 4.4. ile FWHM degerinin fonksiyonu olarak PDD egrilerinin RDF degerleri o1
ve 32 degerleri verilmistir. Tablo 4.5. ile FWHM degerlerinin fonksiyonu olarak 10

cm derinlikteki doz profillerinin RDF 62, 83, 84, 8s0-00 Ve RWso degerleri verilmistir.

Tablo 4.4. FWHM degerinin fonksiyonu olarak Yiizde Derin Doz Egrilerinin Rolatif Doz
Farklar1 (42)

Rolatif Doz Farki FWHM (mm)
(Tolerance) 0,8 0,9 1,0 11 1,2
81(2%) -1,072 -1,072 -0,422 -0,970 -0,422
8, (10 %) 2,282 2,282 1,635 2,468 2,705
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e Ol g liM 0.8 mm FWHM
—o— 0.9 mm FWHM —e— 1.0 mm FWHM
—e— 1.1 mm FWHM —e— 1.2 mm FWHM
10 20 30 40
Derinlik (cm)

Sekil 4.8. 10x10cm? alan boyutunda FWHM degerinin bir fonksiyonu olarak PDD Egrileri

60

40

N
o

o
o

Rolatif Doz Farki (%)
o

A
S

o
1S}

—=— 0.8 mm FWHM —=— 0.9 mm FWHM
——o— 1.0 mm FWHM 1.1 mm FWHM
—e— 1.2 mm FWHM

= SRR )
10 15 20 25 30 35
Derinlik (cm)

Sekil 4.9. 10x10cm? alan boyutunda FWHM degerinin bir fonksiyonu olarak Rélatif Doz

Fark.
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Tablo 4.5. FWHM degerinin fonksiyonu olarak Yiizde Derin Doz Egrilerinin Rolatif Doz

Farklar1 (42)
Rolatif doz farki FWHM (mm)
(Tolerance) 0,8 0,9 1,0 11 1,2
8 (10 %) -4,670 -4,864 -3,879 -4,261 -5,618
83(3%) -1,183 -0,614 -0,226 -1,217 -0,828
84(30%) -5,130 -5,538 3,971 -4,815 -6,500
850-90(2 mm) 0,27 mm 0,27 mm 0,27 mm 0,27 mm 0,27 mm
RWs0(2 mm -1%) 10,15 mm 10,18 mm 10,10 mm 10,14 mm 10,15 mm
e Olgim e 0.8 mm FWHM
0.9 mm FWHM 1.0 mm FWHM

120,00

100,00

1.1 mm FWHM

80,00

60,00

Rolative Doz (%)

40,00

20,00

0,00
0,00

2,00

4,00

e 1.2 MM FWHM

6,00

Off-axis Mesafe(cm)

8,00

10,00

Sekil 4.10. 10x10 cm? alan boyutunda suda dmax derinliginde elektron demetinin FWHM
fonksiyonu olarak doz profili egrileri



4.3. Farkh Alan Boyutlari ile Modelin Dogrulanmasi

Lineer Hizlandirict cihazinin MC modelini dogrulamak i¢in 5 farkli alan
boyutunda olusturulan faz-uzay dosyalari ile DOSXYZnrc ile elde edilen doz
sonuglar1 su fantomunda 6l¢iilen degerlerle karsilastirilmistir. Sekil 4.11., Sekil 4.12.,
Sekil 4.13., Sekil 4.14. ve Sekil 4.15.; 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 ve 30x30 cm?'lik bes
alan boyutu icin gerceklestirilen dogrulama sonuglarint gostermektedir. Sekil 4.16.
Farkli alan boyutlarinda suda dmak derinliginde elektron demetinin doz profilleri

gosterilmistir. Tablo 4.6. ile alan boyutlarinin bir fonksiyonu olarak Yiizde Derin

Dozun Rolatif Doz Farkliliklarini temsil eden 81 ve 82 degerleri verilmistir (42)

e MC(5X5)
Ol¢iim (10X10)
e MC(20X20)
120,0
_.100,0
X
= 80,0
&
S 60,0
[a]
=
E 40,0
E
20,0
0,0
0,0 5,0

10,0

Olgiim (5X5)
= MC(15X15)
= QOl¢iim (20X20)

15,0 20,0
Derinlik (cm)

MC(10X10)
—— Blglim (15X15)
—— MC(30X30)

Sekil 4.11. 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 ve 30x30 cm?alan boyutlarinda PDD Egrileri

Tablo 4.6. Alan boyutlarinin bir fonksiyonu olarak Yiizde Derin Dozun Rélatif Doz Farklar

(42)

Rolatif Doz Farki (Tolerance)

Alan Boyutu (cm?)

5%5 10x10 15x15 20x20 30x30
31 (2 %) 0.33 0.34 -0.03 -0.51 -1.84
32(10%) 2.07 2.10 1.77 152 0.03
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5X5 10X10 15X15 20X20 == 30X30

80,000
60,000
40,000
20,000

0,000 [ — e A A e AP A A
_20’0000, 0 500 10,00 15,00 20,00 2500 30,00 35,00

Rolatif doz Farki (%)

-40,000
-60,000

-80,000
Derinlik (cm)

Sekil 4.12. 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 ve 30x30 cm?alan boyutlarinda RDF’lar:

5x5 alan boyutunda

120,00

Rélatif Doz (%)

-10,00 -5,00 0,00 5,00 10,00

Off Aksis Mesafe (cm)
—e— MC(d=1,5 cm) —e— Measured(d=1,5 cm )
—e— MC(d=5 cm) »— Measured(d=5 cm)
—e— MC(d=10 cm) —e— Measured(d=10 cm)

Sekil 4.13. 5x5 cm? alan boyutunda suda dmak, 5 cm ve 10 cm derinliginde 6 MV foton
demetinin doz profil egrileri
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10x10 alan boyutunda

120,00

Relatif Doz (%)

-15,00  -10,00 -5,00 0,00 5,00 10,00 15,00

Off Aksis Mesafe (cm)
—e— MC(d=1,5 cm) —e— Measured(d=1,5cm)
—e— MC(d=5 cm) o—— Measured(d=5 cm)
—e— MC(d=10cm) —e— Measured(d=10 cm)

Sekil 4.14. 10x10 cm? alan boyutunda suda dmak, 5 cm ve 10 cm  derinliginde 6 MV foton
demetinin doz profil egrileri

15x15 alan boyutunda
120,00

g
N
[=]
(=]
=
-
(C
]
o

20,00

0,00

-20,00 -10,00 0,00 10,00 20,00

Off Aksis Mesafe (cm)

—e— MC(d=1,5cm) —e— Measured(d=1,5 cm)
—e— MC(d=5 cm) o— Measured(d=5 cm)
—e— MC(d=10 cm) —=e— Measured(d=10 cm)

Sekil 4.15. 15x15 c¢cm? alan boyutunda suda dmak, 5 cm ve 10 cm  derinliginde 6 MV foton
demetinin doz profil egrileri
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e O gim (5X5)
Olgtim (10X10)
et O lim (15X15)
et ()¢ im (20X20)
et O glim (30X30)

15,0 20,0 25,0

Off-axis Mesafe (cm)

Sekil 4.16. Farkli alan boyutlarinda suda dmak derinliginde 6 MV foton demetinin doz profilleri

Tablo 4.7. 10 cm derinlikte Alan Boyutlarinin fonksiyonu olarak doz profillerinin RDF’lar

(42)
Rélatif Doz Farki Alan Boyutu (cm?)

(Tolerance) 5x5 10x10 15x15 20x20 30x30

82 (10 %) -1.92 1.96 -1.75 -0.86 -2.27

83(3%) 0.68 0.07 0.23 -1.64 -1.73

84(30%) 0.88 -4.92 -5.71 -7.39 -18.57
850-00(2 mm) 1.8mm | 0.3mm 1.3 mm 1.0mm | 1.0 mm
RWs(2 mm-1%) | 0.1 mm | 0.1 mm 0.5 mm 0.3mm | 0.5mm

Tablo 4.7. ile dmak derinlikte doz profillerinin RDF &2 (penumbra bolgesi), 83

(merkezi demet ekseni dis1 bolge), 64 (demet kenarlar1 dis bolge),ds0-00 (demet sagagi-

beam fringe) ve RWso (radyolojik genislik) degerleri alan boyutlarmin fonksiyonu

olarak RDF degerleri verilmistir.
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4.4. Tedavi Planlarinin Modellenmesi

Tedavi planlamasi igin hastalarin Toshiba marka Aquilion LB model
Bilgisayarli Tomografi Cihazi kullanilarak BT ¢ekimleri yapilmis, tedavi hacimleri ve
kritik yapilar The International Commision on Radiaition Units and Measurements
(ICRU) Report 50(ICRU-50 1993) ICRU Report 62 (1999) ve ICRU Report 83
(2010) raporlari ile tanimlanmigtir. Tiim tedavi planlamalari, “Step and Shoot YART”
teknigi ile Elekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazi i¢in Monaco® HD siiriim 5.10.04
TPS (Impac Medical System Inc.) kullanilarak yapilmistir. Hesaplama voksel boyutu
her hasta i¢in tarama kalinlig1 olarak seg¢ilmistir. Hastalarin planlamalari, hesaplama
bagina istatistiksel belirsizlik 90,5 segilereck EGSnrc/BEAMnrc  modelinde
tanimlanan istatistiksel hata ile uyumlu olacak sekilde yapilmistir (Sekil 4.17.).
Planlar, plan basina maksimum segment say1s1 250, minimum segment alan1 2 cm? ve

segment basina minimum MU 4 yapilmstir.

Sekil 4.17. Monaco® HD TPS ile yapilan prostat hastasina ait planlama

Tedavi planlarinin EGSnrc modellemesi iki asamali yapilmustir. ilk asamada
baslangi¢ elektron demet parametrelerini belirledigimiz ve dogrulamasini yaptigimiz
Elekta Lineer Hizlandirictnin EGSnre/BEAMnrc modelinde  MATLAB ve
CERRmaster kullanarak elde edilen 40 ¢ift CYK, Backup ve Jaw pozisyon gibi demet
bilgileri ile CYK’de MLCE, X Backup diyaframinda MLCQ ve Y jawlarinda JAWS
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bilesen modiilleri her demet ve demetin her segmenti i¢in diizenlenerek hastaya 6zel
faz-uzay dosyalar1 olusturulmustur. Ikinci asamada MATLAB ve CERRmaster
kullanarak Gantri (6¢), yatak agis1 (671) ve kolimatdr agisi (6¢) ve esmerkez koordinat
bilgileri kullanilarak ilk asamada elde edilen faz-uzay dosyalarinin DOZXY Znrc ile
doz okumasinda kullanilmistir. Tedavi planlarinin modellemesi CYK’{in pozisyon
bilgisinin, esmerkez koordinatlarinin, ag1 bilgilerinin ve istatistiksel belirsizligin dogru
tanimlanmasi gibi ¢ok bilesenli bir islemdir ve her bilesenin dogru modellenmesi i¢in

modele etkilerinin bilinmesi gerekir.

CYK pozisyon bilgilerini dogrulayabilmek icin MATLAB ve CERR’den her

bir yaprak pozisyonu i¢in elde edilen veriler ile olusturulan modeldeki BEMnrc

dosyasinin segment geometrisi plandaki ile karsilagtirilmistir (Sekil 4.18.).

&

Sekil 4.18. Ayni1 demete ait TPS’den elde edilen ve BEAMnrc ile modellenen CYK segment

geometrileri

Tedavi planlarinin modellemesinde doz okumasi yapilmasi i¢in hasta fantom
dosyalar1 tanimlanmistir. Hasta fantom dosyalarini olusturabilmek i¢in CTcreate ‘e
fantomun BT goriintiileri ve sirali isimleri, materyallerin fiziksel yogunluklarinin,
fantomun boyutlarinin ve voksel boyutunun tanimlanmasi yapilmistir. TPS’den

DICOM formatinda alinan BT goriintiileri ile TPS’de kullanilan BT'den ED'ye
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doniisiim tablosunu temsil eden sekiz farkli materyalin fiziksel yogunlugu kullanilarak

hastalarin fantom dosyalar1 olusturulmustur (Sekil 4.19.).

Sekil 4.19. BT goriintiilerinden hastalar i¢in CTcreate araciyla sayisal bir degere

doniistiirtilerek olusturulan hastalara ait BT tabanli fantom ornekleri

Hastalarin Tedavi Planlamalarindan elde edilen ag1 bilgilerinin DOZXY Znrc

koordinat sisteminde karsiliklar1 olan ac1 degerleri Formiil 3.2, Formiil 3.3 ve Formiil

3.4 ile hesaplanarak (Tablo 4.8.) dogrulugunun teyidi i¢in bu agilarda faz-uzaylari
olusturulup CERR ile degerlendirilmistir (Sekil 4.20.).

Tablo 4.8. TPS tedavi agilarmdan hesaplanan DOSXY Znrc koordinat sistemi agilari

ekl ey | 6r ) c () 0) 90 e ()

No (Gantri) (Yatak Agisi) (kolimator agist) (polar ag1) (azimuthal ag1) (kolimator agist)
1 0 0 0 90 270 270
2 40 0 0 90 310 270
3 100 0 0 90 10 270
4 140 0 0 90 50 270
5 180 0 0 90 90 270
6 220 0 0 90 130 270
7 260 0 0 90 170 270
8 300 0 0 90 210 270
9 340 0 0 90 250 270
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Sekil 4.20. Tablo 4.8. ile verilen Gantri agilarina karsilik gelen azimuthal agilarda izodoz

9

dagilimi

Sekil 4.4.5. Lineer Hizlandirici cihazinin esmerkez koordinatlart mavi, DOSXYZnrc esmerkez

koordinatlari kirmizi ile belirtilmistir
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Hastanin esmerkez koordinatlarinin MC modeline dogru tanimlanmasi i¢in
Lineer Hizlandirict koordinat sistemi ve DOSXYZnrc koordinat sistemi arasindaki
iliskiyi belirlemek gerekir (Sekil 4.21.). Bu amagla MATLAB ile elde ettigimiz sol
meme hastasinin planina ait esmerkez degerlerinin ¢esitli kombinasyonlari
olusturularak (Tablo 4.9.) hastanin faz-uzay dosyalar ile doz okumalar1 yapilmistir

sonuclar CERRmaster ile degerlendirilmistir (Sekil 4.22.).

Tablo 4.9. TPS Esmerkez koordinatlari ile DOSXY Znrc koordinat sistemi arasindaki iligkiyi

belirlemek i¢in tanimlanan esmerkez koordinatlari

Esmerkez Koordinatlar (cm)
X y z
M-1 8,82 -5,55 -104,9
M-2 8,82 5,55 -104,9
M-3 -8,82 -5,55 -104,9
M-4 -8,82 5,55 -104,9
TPS 8,82 -5,55 -104,9

Sekil 4.22. TPS Esmerkez koordinatlart ile DOSXY Znrc koordinat sistemi arasindaki iliskiyi

belirlemek i¢in transverse kesitte simiilasyon sonuglari

EGSnrc/BEAMNrc/DOSXYZnrc modeli sonuglart ile TPS sonuglarinin doz
karsilagtirmasini  yapabilmek i¢in mutlak doz kalibrasyonu yapilmistir. Lineer
Hizlandiric1 cihazinda mutlak doz kalibrasyonu, SSD=100 c¢m’de kat1 su fantomunda
10x 10 cm? referans alan boyutunda merkezi eksende ve dmak derinliginde 1 cGy= 1
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MU olarak yapilmistir. MC dozunun mutlak doz kalibrasyon faktoriinii belirlemek i¢in
ayni referans kosullarinda, voksel boyutu 0.3x0.3x0.2 cm?® ve 40x40x40 cm® 2x108
parcacik  sayist  kullanilarak sanal su fantomunda  gerceklestirilmistir.
EGSnr¢/DOSXYZnrc doz okumasinda elde edilen 3ddose dosyasindan 10 cm
derinlikteki merkezi eksen dozunda Fq kalibrasyon degeri elde edilerek planlarin
EGSnrc/ BEAMnNrc/DOSXYZnrc modellerinde mutlak doz kalibrasyonu igin

kullanilmustir.

Fantomun olusturulmasinda kullanilan fantomun voksel boyutuna karar
vermek icin farkli voksel boyutlarinda ayn1 hasta i¢in fantomlar olusturulmustur. Bu
fantomlar kullanilarak EGSnrc/DOSXYZnrc ile 3ddose dosyalari elde edilmis ve
sonuclar MATLAB ve CERRmaster degerlendirilmistir. PTV nin ve kritik organlarin
DVH’lerinin voksel boyutuna bagli degisimleri sirasiyla Sekil 4.23., Sekil 4.24., Sekil
4.25. ve Sekil 4.26. ile verilmistir. Voksel boyutuna bagli dozimetrik parametreleri

karsilastirma sonuglar1 Tablo 4.10. ile verilmistir.

Dose volume histograms
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Sekil 4.23. Prostat hastasinin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen PTV’e ait DVH

grafiginin fantom dosyasinin voksel boyutuna bagli degisimi
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Sekil 4.24. Prostat hastasimin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen Rektum’a ait

DVH grafiginin fantom dosyasinin voksel boyutuna bagli degisimi
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Sekil 4.25. Prostat hastasimin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen Ince bagirsak’a

ait DVH grafiginin fantom dosyasinin voksel boyutuna bagli degisimi
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Dose volume histograms

mesane (TPS)
-------- mesane (MC-3)
— - — -mesane (MC+4)
— — mesane (MC-5)

Fractional volurme

Sekil 4.26. Prostat hastasinin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen Mesane’ye ait

DVH grafiginin fantom dosyasinin voksel boyutuna bagli degisimi

Tedavinin EGSnrc/BEAMNrc modelinde ve EGSnrc/DOSXY Znrc istatistiksel
belirsizligin %0,5’in altinda olmas1 i¢in gerekli parcacik sayisini belirlemek ve
parcacik sayisinin planin simiilasyonuna etkisini gérmek i¢in bir hastanin faz uzay
dosyalar1 5x10” (MC-1) ve 10x107 (MC-2) parcacik sayilarinda olusturularak
EGSnrc/DOSXYZnrc ile 10x107 pargacik sayisinda doz okumasi yapilmis elde edilen
3ddose dosyalart MATLAB ve CERRmaster ile degerlendirilmistir. PTV nin ve kritik
organlarin DVH’lerinin parcacik sayisina bagli degisimleri sirasiyla Sekil 4.27., Sekil
4.28. ve Sekil 4.29. ile verilmistir. Istatisitiksel belirsizlige bagl dozimetrik

parametreleri karsilastirma sonuglar1 Tablo 4.11. ile verilmistir.



Tablo 4.10. Voksel boyutuna bagl dozimetrik parametreleri karsilastirma sonuglart

Anatomik Dozimetrik RDF (%) Voxel | RDF (%) Voxel | RDF (%) Voxel
Yapilar parametreler Boyutu 3 mm Boyutu 4 mm Boyutu 5 mm
Mean Doz 1,38 1,43 2,84
Mak Doz 0,34 -1,15 2,03
Min Doz 3,96 3,71 21,91
PTV Dos 4,18 4,18 13,18
Dos 3,26 3,77 9,31
Dso -0,85 1,11 1,74
D2 -0,90 -0,14 0,21
Mean Doz 0,99 -17,92 20,12
Mak Doz 0,48 0,96 3,42
Min Doz -5,17 -6,78 0,34
Rektum Dss 1,77 -21,48 26,31
D25 1,78 -32,32 20,56
Dss 1,58 -27,28 17,09
Dso 0,84 -13,70 28,87
Mean Doz -4,65 0,45 -3,88
Mak Doz -0,07 -0,41 -0,20
Min Doz -5,13 -10,26 -10,26
Mesane D1s -7,31 2,10 -6,01
Das -411 -2,43 -7,66
Dass -5,35 3,89 -9,25
Dso 4,06 8,12 4,06
. Mean Doz -10,02 -12,76 -12,20
Ince Bagrsak Mak Doz 3,08 6,15 6,15
Mak Doz -9,31 -5,25 -5,08
Sag Femur D25 -9,55 -28,57 -31,30
Dao 0,79 3,18 -7,91
Mak Doz -8,99 -12,10 -12,42
Sol Femur D2s 6,50 10,05 -42,69
Dao 4,43 5,07 -14,91
Penil Bulb Mean Doz -0,05 -0,85 2,70

65
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Dose volume histograms

——— pivB (MIC-1)
-------- prv60 (MC-2)
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Fractional valume

Sekil 4.27. Akciger hastasinin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen PTV e ait DVH

grafiginin pargacik sayisina bagli degisimi

Dose volume histograms

ozefagus (MC-1)
-------- ozefagus (MC-2)
— - — -ozefagus (TPS)

Fractional volume

Sekil 4.28. Akciger hastasinin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen Ozegafus’a ait

DVH grafiginin parcacik sayisina bagl degisimi
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Dose volume histograms

lung (MC-1)
-------- lung (MC-2)
=== -lung {TPS)

Fractional welume

Sekil 4.29. Akciger hastasinin tedavi planinin MC simiilasyonu ile elde edilen Toplam

Akciger’e ait DVH grafiginin pargacik sayisina bagli degisimi

Tablo 4.11. Istatisitiksel belirsizlige bagh dozimetrik parametreler

Dozimetrik  ve

Anatomik Yapilar | Radyobiyolojik ist-1 RDF (%) | ist-2 RDF (%)
parametreler

PTV Mean Dose 8,37 -7,92
Mak Dose -13,27 -1,81
Min Dose 41,36 -20,08
Dogs 31,22 -8,07
Dos 21,68 -5,96
Dso 9,47 -8,34
D> -5,74 -5,29
EUD 8,53 -7,94
NTCP 0,19 -0,18

Toplam Akciger | Mean Dose 9,00 -6,49
D20 8,53 4,74
D35 10,56 -16,86
Das 13,78 -6,15
Dso 18,86 -13,64
EUD 10,22 -8,14
NTCP 13,44 -10,99
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Tedavi planlarinin modellemesi CYK’ilin pozisyon bilgisinin, esmerkez
koordinatlarinin, ag¢1 bilgilerinin ve istatistiksel belirsizligin etkilerinin sonuglar
degerlendirilmis elde edilen verilere gore tedavi planlamasinin EGSnrc /BEAMnrc
/DOSXY Znrc kodu ile modeli yapilmistir. Tedavi planinin doz dagilimlart MATLAB

ve CERRmaster ile TPS sonucu ile karsilastirilastirilarak degerlendirilmistir.

Sekil 4.30. ile ayn1 BT kesitinde MC modeli ve TPS i¢in Transverse, Coronal
ve Sagittal diizlemlerde doz dagilimlart verilmistir. MC simiilasyonundan elde edilen
dozimetrik parametreler, TPS parametreleri ile karsilastirilarak degerlendirilmistir.
Sekil 4.31 Prostat hastasinin CERRmaster ile elde edilen ayn1 BT kesitinde MC modeli
ve TPS i¢in Transverse, Coronal ve Sagital diizlemlerde izodoz egrileri verilmistir ve
izodoz egrilerinin degerleri sirasiyla 64.22 Gy, 53.52 Gy ve 42.82 Gy'dir. Sekil 4.32
ile MC DVH egrileri ve TPS DVH egrileri ayn1 grafik iizerinde gosterilmistir.

EGSnrc /BEAMnNrc/DOSXYZnrc modeli ve TPS'nin doz dagilimlarini
kargilastirmak i¢in, DVH egrilerinden elde ettigimiz dozimetrik parametreler
maksimum, minimum, ortalama nokta dozlar, hacmin yiizde 98’nin aldig1 doz (Dgs),
hacmin yiizde 95’nin aldig1 doz (Des), hacmin yiizde 50’sinin aldigir doz (Dso) ve
hacmin  ylizde 2’sinin aldigi  doz (D2) degerlendirilmistir. EGSnrc
/IBEAMNrc/DOSXYZnrc modeli ve TPS dozimetrik parametreler arasindaki farkin
sonuglar1 “Rolatif Doz Farki (RDF)” (Formiil 3.1) hesaplanarak ifade edilmistir.
Tablo 4.12. ile MC modeli ve TPS i¢in radyobiyolojik parametrelerin, Tablo 4.13. ile
MC modeli ve TPS i¢in DVH egrilerinden elde edilen dozimetrik paramatrelerin

degerleri ve RDF degerleri verilmistir.
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Sekil 4.30. Prostat hastasinin ayn1 BT kesitinde (a) MC modeli ve (b) TPS icin Transverse,

Coronal ve Sagittal diizlemlerde doz dagilimlari
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Sekil 4.31. Prostat hastasinin CERRmasterdan elde edilen izodoz egrileri (2) MC modeli ve
(b) TPS
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Dose volume histograms

Dose Gy

PTV (MC)

PTV (TPS)
rectum (MC)
rectum (TPS)
bladder (MC)
bladder (TPS)
prostate (MC)
prostate (TPS)
small bowel (MC)

small bowel (TPS)

R femur (MC)
R femur (TPS)
L femur (MC)

L femur (TPS)
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Sekil 4.32. Prostat hastasinin tedavi plani igin EGSnrc /BEAMnrc/DOSXY Znrc MC modeli

(diiz ¢izgi) ve TPS (kesik ¢izgi) DVH egrileri

Tablo 4.12. Prostat hastasinin tedavi plani i¢in MC

metriklerinin degerleri ve Rolatif doz farklari

simiilasyonu ve TPS Radyobiyolojik

Anatomik Yapilar Biyolojik Metriks TPS (Gy) MC (Gy) RDF (%)
PTV EUD 71.931 70.932 1.389
NTCP 0.99998 0.99997 0.001
Rektum EUD 20.646 20.536 0.533
NTCP 0.489 0.485 0.818
Mesane EUD 13.639 14.23 -4.333
NTCP 0.276 0.292 -5.797
Small Bowel EUD 0.441 0.458 -3.855
NTCP 0.048 0.049 -0.678
R Femur EUD 5.859 6.136 -4.728
NTCP 0.111 0.115 -3.604
L Femur EUD 6.098 6.277 -2.935
NTCP 0.115 0.117 -1.739
Penil Bulb EUD 37.4167 37.4463 -0.079
NTCP 0.90741 0.9089 -0.164
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Tablo 4.13 Prostat tedavi plani i¢in MC simiilasyonu ve TPS dozimetrik paramatrelerin

degerleri ve Rolatif doz farklar

Anatomik Yapilar DVH Metrikleri TPS (Gy) MC (Gy) RDF (%)
PTV Mean Dose 71.957 70.962 1.383
Mak Dose 73.875 73.625 0.338
Min Dose 68.225 65.525 3.957
Dos 70.575 67.625 4.18
Dgs 70.575 68.275 3.259
Dso 70.575 71.175 -0.85
D2 70.575 73.325 -3.897
Rektum Mak Dose 73.125 72.775 0.479
D2s 42.075 41.325 1.783
Dss 34.825 34.275 1.579
Dso 23.725 23.525 0.843
Mesane Mak Dose 73.375 73.425 -0.068
D2s 26.775 27.875 -4.108
Dss 10.275 10.825 -5.353
Dso 4,925 4.725 4.061
Small Bowel Mak Dose 1.625 1.575 3.077
R Femur Mak Dose 29.525 32.275 -9.314
D2s 9.425 10.325 -9.549
Dao 6.325 6.275 0.791
L Femur Mak Dose 28.925 31.525 -8.989
D2s 10.775 10.075 6.497
Dao 6.775 6.475 4.428
Penil Bulb Mean Dose 39.114 39.134 -0.051
Calismamizda hasta spesifik kalite temini yapabilmek i¢in EGSnrc

/IBEAMNrc/DOSXYZnrc modeli ile Gamma analiz degerlendirmesi yapilarak PTV

icin sonu¢ 3 mm- %3 kriterine gore 3B’da %90,84 olarak bulunmustur. Bu hasta i¢in

voksel boyutuna gére gamma analiz sonuglar sirastyla 3 mm, 4 mm ve 5 mm i¢in

90.84, 87.8, 80.1 bulunmustur. Ayrica PTV igin 5 mm- %5 gamma degerlendirme
kriteri 999,22 olarak bulunmustur. EGSnrc /BEAMnrc/DOSXYZnrc modeli ile

transvers, sagital ve koronal % 3 ve 3 mm kriterine gére gamma analiz sonuglarini 3B
olarak degerlendirilmistir (Sekil 4.33).
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x:-1.74cm

Cor. 256512 | i b Legend
y: 0.04cm f

Sekil 4.33. Prostat hastasinin tedavi plami i¢in EGSnrc /BEAMnrc/DOSXY Znrc modeline ait

% 3 ve 3 mm kriterine gére 3B gamma analiz sonucu
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5. TARTISMA

Radyoterapide tiimor hacmine, timorii ¢evreleyen saglikli dokuya en az zarar
verecek sekilde; yiiksek dogrulukla oOlglilmiis radyasyon dozunu vermek, tiimor
icindeki hastalikli hiicrelerin boliinmelerini veya ¢ogalmalarin1 durdurmak, tiimoriin
yok olmasmi saglamak, hastanin hayat kalitesini ve sag kalimimi artirmak
amaglanir(1,2). Son yillarda teknolojik ilerlemelerin sonucunda radyoterapinin
amacina uygun olarak, Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART) gibi yiiksek doz
konformiteli ve doz degisimi bolgesine sahip kompleks tedavi teknikleri kullanilabilir
olmustur. YART gibi gelismis ve karmasik bir tedavi tekniginin gelistirilmesi, RT
tedavi kiir oranin1 arttirmakla birlikte kompleks tedavilerdeki karmasik ve kiigiik
demet diizenlemeleri ve doz degisim bolgelerinin olmasi tedavinin planlanmasini, doz
hesaplamasin1 ve hastadaki doz dagilimmin hastaya 6zgii dozimetrik olarak
dogrulanmasin1 giiclestirmistir. Diger yandan hastadaki dozun hesaplamasindaki
dogruluk, tedavi planinin ve bunun sonucu olarak RT ile hastaya verilen dozun kalitesi
icin olduk¢a onemlidir (14). Bu nedenle tedavinin dogrulugunu kontrol etmek icin
geligmis bir kalite giivence protokoliiniin olusturulmasi gerekmektedir. Bu protokol,
YART uygulanan tedavi cihazi ile TPS’in kabul testlerini icermeli, kapsamli olmalidir
ve hastaya Ozel kalite giivencesi igermelidir (6). YART'min dogasinda olan
karmasiklik, tedavi kalite kontroliinii zorlastirir ve asil zorluk, hastaya 6zel bir Kalite
Temini (Quality Assurance-QA) tasarlamaktir. Bu nedenle caligmamizda kanser
tedavilerinde uygulanabilen YART gibi kompleks tedavilerin MC modelini yaparak
demet verilerinin tiretilmesi, TPS’den elde edilen sonuglarla karsilastirilmasi, demet
geometrisinin ve doz dagilimlarinin dogrulanmasi igin EGSnrc MC kodu ile tedavi
planinin simiilasyonu yapmay1 ve hastaya 6zel dogrulama araci olarak kullanmay1

amacladik.

RT tedavisinde dogru doz hesaplama siireci en onemli adimdir ve aymi
zamanda zordur. Son yillarda RT’de uygulanan karmasik tedavi teknikleri i¢in dogru
doz hesaplamalarinin 6nemi ¢arpici bir sekilde artmig ve MC yontemi, karmasik doz
hesaplamalar1 ig¢in yaygm olarak kullanilan bir ara¢ haline gelmistir. MC

simiilasyonunda ilk asama, radyasyon cihazin1 dogru modelleyerek baslangi¢ elektron
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demeti parametrelerinin modellenen cihaz igin dogru belirlenmesidir. Baslangic
elektron demeti 6zellikleri, doz dagilimlarinda 6nemli bir rol oynar ve genellikle
bilinmezler. Baslangi¢ elektron demetini belirleyen en 6nemli parametreler demetin
ortalama enerjisi (E) ve FWHM degeridir. Bu parametreler, MC hesaplamalar1 ve doz
dagilimi 6lglimleri arasinda karsilastirmalar yapilarak deneme yoluyla belirlenmelidir.
Bu nedenle ¢alismanin ilk asamasinda tedavi planlarmin dogru modellenebilmesi
klinigimizde kompleks tedaviler i¢in kullanilan Elekta Synergy IGRT sisteminin kafa
bilesenleri EGSnrc/BEAMnNrc /DOSXYZnrc MC kodu ile modellenmistir. Lineer
Hizlandiric1 cihazinda 6 MV foton demetinin MC modelinde baslangic elektron
demeti parametreleri belirlemek i¢in EGSnrc MC simiilasyonundan elde edilen
hesaplama sonuglar1 ile su fantomu ve iyon odasi ile yapilan Olgiim sonuglar

karsilastirilarak baslangi¢ elektron demetinin parametreleri bulunmustur.

MC simiilasyonunda istatiksel belirsizlik, izodoz egrileri, DVH, EUD ve
TCP/NTCP gibi doz yanit parametreleri gibi doz dagilhimimin parametrelerini etkiler
(14). MC modelinin gercek sistemi dogru temsil etmesi ve istatistiksel anlamlilik
acisindan simiilasyonun istatistiksel belirsizligi %0,5’in altinda olmalidir. MC
simiilasyonunda istatistiksel belirsizligi etkileyen temel nicelik simiilasyonu yapilan
parcacik sayisidir. Bu nedenle ilk olarak istatistiksel belirsizligin %0,5’in altinda
olmasinin saglayan pargacik sayisi bulunmustur. Parg¢acik sayisin1 bulmak igin, Elekta
Synergy Lineer Hizlandirici cihazinin modelinde uluslararasi protokollerde (IAEA
TRS- 277 ve IAEA TRS-398) kabul edilen 10x10 cm? referans alan boyutunda farkli
parcacik sayisi ile elde edilen faz-uzay dosyalart BEAMDP GUI ile degerlendirilerek
demetin pargacik sayisina bagh enerji spekturum dagiliminin degisimi incelenmistir.
Sekil 4.2. ile verilen enerji spekturum dagilimlari incelendiginde 108 ve 10° pargacik
sayist ile egrilerde istatistiksel dalgalanmanin olmadigi goriilmistiir. Pargacik
sayisinin etkisini incelemek icin 10x10 cm? referans alan boyutunda parcacik sayisina
bagli PDD ve doz profil egrileri elde edilerek degerlendirilmistir (Sekil 4.3. ve Sekil
4.4.) PDD egrilerinde parcacik sayisinin yani istatistiksel belirsizligin egrileri
etkiledigi, 10® ve 10° parcacik sayisinda egrilerde dalgalanmanm olmadig
goriilmistiir. Doz profili egrisinin (Sekil 4.4.) parcacik sayisindaki degisimden
etkilenmedigi goriilmiistiir. Islem siiresi ile pargacik sayis1 ve istatistiksel belirsizlik

arasindaki iliskiyi degerlendirdigimizde (Tablo 4.1.) 108 ve 10° pargacik sayilarmin
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her ikisinde istatistiksel belirsizlik %0,1 olarak 6l¢iilmiistiir. Ancak islem siiresi 108
parcacik sayisi i¢in 1 giin 9 saat 49 dakika ve 10° pargacik sayis1 igin 10 giin 7 saat
olarak olgtilmistiir. Lineer Hizlandirici cihazinin MC modelinin geometri ve malzeme
kompozisyonlarmin dogru tanimlanmasinin yani sira simiilasyonu yapilan pargacik
sayisinin yiiksek olmasi da istatistiksel belirsizligi azaltarak modelin gergek sistemi
dogru temsil etmesini saglar ve modelin dogrulugunu arttirir. Ancak c¢ok yliksek
parcacik sayisi ile iglemi yiirlitmek de hesaplamanin gergeklestirilmesi i¢in gereken
siireyi uzatirken performansi yiiksek bilgisayarlara ihtiyaci arttirir. Calismamizda
istatistiksel belirsizlik %0,5’in altinda oldugu i¢in hem 10® hem de 10° parcacik sayisi
ile islem yapilabilecegi diger yandan optimum calisma siiresi diisiiniildiigiinde 108
parcacik sayisinin ¢alisma icin uygun olacagr degerlendirilerek calismaya

simiilasyonlarda 2x108 parcacik sayis1 ile devam edilmistir.

Baslangic elektron demet enerjisini belirlemek icin referans 10x10 cm? alan
boyutunda ¢esitli demet parametreleri i¢in elde edilen faz-uzay dosyalar1 kullanilarak
PDD ve Doz profil Egrileri hesaplanmistir. 6 MV foton demeti i¢in10x10 cm? alan
boyutunda farkli baslangi¢ elektron demet enerjisinin simiilasyon ve dlgliimlerinden
elde edilen PDD, RDF ve doz profil egrileri sirasiyla Sekil 4.5., Sekil 4.6. ve Sekil 4.7.
ile verilmistir. Sonuglarimiz, PDD degerlerinin birbirine ¢ok yakin oldugunu ve
simiilasyonu yapilan ve hesaplanan veriler arasinda ¢ok iyi bir uyum oldugunu
gostermistir. RDF degerlerine gore sogurulan dozun, birikme ve iistel bozunma
bolgesinin basglangi¢ ortalama enerjisine duyarli oldugu bulunmustur. Sonuglarimiz
tim spektrum enerjileri igin tistel bozulma bolgesini temsil eden 61 ve elektronik
denge bolgesini temsil eden 82 degerleri Tablo 4.2. ile verilmis ve Venselear ve
ark.’nin (42) belirledigi 81 igin %2 ve 82 i¢in %10 tolerans sinirlari iginde kalmistir.
PDD karsilastirmast sonucunda EGSnrc modeli yapilan Lineer Hizlandirici cihazinin
6 MV foton demeti ile 6,2 MeV ortalama enerjisine sahip spektrumun uyumlu oldugu
bulunmustur. 6,2 MeV ortalama enerjili spektrumun sirasiyla %-0,30, % 1,25 olarak
hesaplanan 61 ve 62 degerleri tolerans sinirlart iginde kalmistir (42) ve literatiirle

uyumlu olarak bulunmustur (17).

Sekil 4.7., 10x10 cm? referans alan boyutunda maksimum doz derinliginde

farkl1 baslangi¢ elektron demeti enerjisinin simiilasyonu ve dl¢iimlerinden elde edilen
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doz profili egrileri degerlerini gostermektedir. Sonuglarimiz doz profili egrilerinin
Ozellikle penumbra bolgesinin etkilendigini gostermistir. &2, 83, 04, 050-00 Ve RWsg
degerleri ise sirasiyla % 10,0, % 3,0, %30,0, 2 mm ve 2 mm (%1) olarak kabul edilen
tolerans sinirlart iginde kalmistir (42). Baslangi¢ elektron demetinin ortalama
enerjisinin fonksiyonu olarak 10 cm derinlikte ve 10x10 cm? alan boyutun doz profil
egrilerinin J2, 83, 4, d50-90 Ve RWsg degerlerine gore de (Tablo 4.3.) Lineer Hizlandirici
cihazinin 6 MV foton demeti ile 6,2 MeV ortalama enerjisine sahip spektrumun

uyumlu oldugunu géstermistir.

Gauss dagilimina sahip baslangi¢ elektron demeti enerjisinin FWHM degerini
belirlemek i¢in 5 farkli FWHM degerinde faz-uzay dosyalari olusturulmus ve sonuglar
Olciilen degerler ile karsilagtirllmigtir. PDD ve RDF sonuglarinin grafikleri Sekil 4.8.
ve Sekil 4.9.’da gosterilmistir. RDF sonuclarina gore tiim spektrum degerlerinde o1 ve
02 PDD tolerans sinirlar1 i¢inde kalmis ve sonu¢ Tablo 4.4. ile verilmistir. 1,0 mm
FWHM degerinin 6 MV 151n enerjisi ile uyumlu oldugu goriilmiis ve 61 ve 62 degerleri
strastyla %0,18 ve %1,64 olarak bulunmustur. Sonuglarimiz, FWHM degerinin PDD

egrisini 6nemli 6l¢iide etkilemedigini gostermistir (19).

Sekil 4.10. ile verilen dma’daki doz profil egirileri Sonuglarina gore, tim
FWHM degerlerinde 62, d3 ve 84 degerleri doz profil egrileri igin tolerans sinirlari
icinde kalmistir(Tablo 4.5.). 1,0 mm FWHM degerinin 10 cm derinlikte ve 10x10 cm?
alan boyutunda lineer hizlandiric1 6 MV 1s1n enerjisi ile uyumlu oldugu goriilmiistiir.
02, 03 Ve d4 strastyla %-3,88, %-0,23 ve %-3,97 olarak bulunmustur. Sonuglarimiz,

FWHM degerindeki degisimin doz profili egrilerini etkilemedigini gostermistir (17).

Elekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazinin MC modelini dogrulamak igin 5
farkli alan boyutunda faz-uzay dosyalar1 olusturulmus ve sonuglar 6l¢iilen degerlerle
kargilastirilmistir. Sekil 4.11. ve Sekil 4.12., Sekil 4.13., Sekil 4.14., Sekil 4.15. ve
Sekil 4.16. farkli bes alan boyutu i¢in gerceklestirilen 6 MV foton demeti cihaz
modelini dogrulamak i¢in degerlendirilen PDD ve RDF, dmak, 5 cm ve 10 cm derinlikte
doz profiller ve tiim alan boyutlari i¢in dmak derinliginde doz profillerin sonuglarini
gostermektedir. Sekil 4.11. goriildigi gibi, her alan boyutu ig¢in PDD egrisinde
farklilik olmadigi, 01 ve 62 degerlerinin her alan boyutu i¢in tolerans sinirlari iginde

oldugu goriilmiistiir (Tablo 4.6.). Sekil 4.16. degerlendirildiginde alan boyutundaki
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artisgin en ¢ok 30x30 cm? alan boyutunda doz profilinin "horn-omuz" bdlgesinin
etkilendigini gostermis diger alan boyutlarinda bu farklilik goriilmemistir. Diger
yandan Tablo 4.3.2 ile verilen 10 cm derinlikte tiim alan boyutlar1 i¢in doz profili RDF
incelendiginde d2, 63 ve 04 degerleri tiim alan boyutlarinda tolerans sinirlari iginde
kalmis ve RDF degerindeki maksimum degisimi 10 cm derinlikte 30x30 cm? alan
boyutunda 64 degeri %-18,57 olarak hesaplanmistir bu deger Venselaar ve ark. (42)

belirledigi % 30 tolerans sinirlar1 iginde kalmistir.

Farkl1 baslangi¢ spektrum enerjisi, FWHM ve alan boyutlar1 i¢in yaptigimiz
simiilasyonlardn hesaplanan sonuglarimizi degerlendirdigimizde, 6,2 MeV'lik
Baslangi¢ Elektron Demeti Enerjisinin ve 1 mm FWHM degerinde Gauss dagilimina
sahip spekturumun Elekta Synergy 6 MV lineer hizlandirict foton demet

parametreleriyle uyum i¢inde oldugu sonucuna varilmistir (16).

MC doz hesaplamasindaki en 6nemli siire¢, radyasyon cihazinin ve baglangic
elektron demeti parametrelerinin  dogru modellenmesidir. RT’de dogru MC
modellemesi i¢in Lineer Hizlandiric1 cihazinin kafa bilesenleri teknik dokiimanlardan
elde edilen veri ile tanimlanmis ve sanal kaynagin Baslangi¢ Elektron Demeti Enerjisi
ve FWHM degeri dogru olarak belirlenmistir. Baglangi¢ Elektron Demeti Enerjisi ve
FWHM degeri, 10x10 cm? referans alan boyutu i¢in MC ile hesaplanan ve su fantomu
ile 6l¢iilen doz degerleri karsilastirilarak belirlenmistir. Calismamizda, klinigimizde
kullanilan Elekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazinin 6 MV foton demeti igin
Baslangi¢ Elektron Demet parametreleri MC ile hesaplanan ve yapilan 6lg¢iim
sonuclar1 karsilastirilarak belirlenmis ve Gauss dagilimina sahip, Baglangi¢ Elektron
Demeti Enerjisi 6.2 MeV ve FWHM degeri 1 mm olan spektrumun cihazimizin
enerjisi ile uyumlu oldugu sonucuna varilmistir. Cihazin
EGSnrc/BEAMNrc/DOSXYZnrc MC modeli  farkli alan boyutlarinda yapilan

Olctimlerle simiilasyon ile hesaplanan sonuglar karsilastirilarak dogrulanmistir.
Tedavi planlarinin EGSnr¢/BEAMnre/DOSXYZnrc modellemesinin dogru

yapilabilmesi i¢in Lineer Hizlandirici cihaz modelinde CYK, Backup ve Jaw pozisyon

bilgileri TPS’den elde edilen veri kullanilarak tanimlanmis, yapilan EGSnrc/

BEAMnrc modellerinde her segment igin yaprak pozisyonlarmin dogrulugu teyit
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edilmistir (Sekil 4.18.). Tedavi planindan elde edilen tedavi cihazinin Gantri (6g),
Tedavi Masas1 (01) ve Kolimator ag1 (6c) bilgilerinden DOZXYZnrc koordinat
sistemindeki polar a¢1 (0), azimuthal ag1 (¢) ve kolimator agisi (dcor) ag1 bilgileri
Formiil 3.2., Formiil 3.3. ve Formiil 3.4. kullanilarak planlamaya ait her segment i¢in
hesaplanmis DOZXYZnrc ag1 degerleri bulunarak bunlarin dogrulugu doz okumasi
yapilmustir. Sekil 4.20. ile verilen doz sonuglar1 degerlendirildiginde cihazin Gantri
(6c) agisinin DOSXYZnrc koordinat sisteminde azimuthal a¢1 (¢) degerine karsilik
geldigi ve aralarinda 270°’lik fark oldugu tespit edilmistir. Gantry (6c), Tedavi Masasi
(61) ve Kolimator ag1 (6c) degerleri ile azimuthal ag1 (), polar ag1 (0) ve kolimator
acist (¢cor) arasindaki iliski Tablo 4.8. ile verilmistir. Lineer Hizlandiric1 cihazinin
esmerkez koordinatlari ve DOSXYZnrc esmerkez koordinat degerleri arasindaki iliski
tespit edilmis Monaco® HD TPS sisteminde tanimlanmis olan Lineer Hizlandirici
esmerkez koordinatlart ile DOSXYZnrc esmerkez koordinatlarinin ayni oldugu
bulunmustur. EGSnrc/BEAMNrc/DOSXY Znrc modeli sonuglari ile TPS sonuglarinin
mutlak doz karsilagtirmas1 yapabilmek i¢in mutlak doz kalibrasyonu yapilmus,
kalibrasyon faktorii elde edilen modelleme sonuglarinin Gy olarak mutlaka doza

cevrilmesi i¢in ¢arpan olarak kullanilmistir.

CTecreate ile olusturulan fantomun voksel boyutuna bagli degisimi Prostat
hastasi i¢in incelenerek PTV’nin ve kritik organlarin DVH egrilerinin (Sekil 4.23.,
Sekil 4.24., Sekil 4.25. ve Sekil 4.26.) voksel boyutuna bagli degisimleri
degerlendirildiginde TPS sisteminde hesaplama i¢in kullanilan “Grid Size” ile aym
voksel boyutu seg¢ilmesi gerektigi sonucuna varilmistir. Voksel boyutuna baglh
degisimin RDF degerlerinin verildigi Tablo 4.10.’u inceledigimizde planlama doz

hesaplama grid size degeri arttiginda RDF’larinin arttigi belirlenmistir. PTV igin
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maksimum nokta doz degeri 3 kat artarken minimum nokta dozu 7 kat artmustir.
PTV’nin hacmin %98’inin ve hacmin %95’inin aldig1 doz 3 kat artmistir. Kritik
organlardan Rektum’da mean nokta doz voksel boyutu degisiminden ¢ok etkilenirken,
hacmin %350’sinin aldigi doz 28 kat artarak en fazla etkilenmistir. Bunun nedeninin
voksel boyutu arttikga hacim i¢inde bulunan farkli yogunluktaki dokular olmasinin
doz sonuglarin1 etkilemesi olarak degerlendirilmistir. Ozellikle kemik gibi yiiksek
yogunlukta dokularin varligi ile belirgin doku yogunluk farki olmasi ve voksel boyutu
arttik¢a bu dokularin hacim igerisine daha fazla dahil olmasi sonuglar etkilemektedir,
Sonu¢ olarak fantom voksel boyutunun dogru secilmesinin modellemenin

dogrulugunu etkiledigi bulunmustur.

Tedavi  planlarmin =~ hem  EGSnrc/BEAMnrc  ile  faz-uzaylarinin
olusturulmasinda hem de EGSnrc/DOSXYZnrc ile doz okumalarinda istatistiksel
belirsizligin modellemeye etkisini degerlendirdigimizde (Sekil 4.27., Sekil 4.28. ve
Sekil 4.29. ) her iki parcacik sayisinda istatistiksel belirsizlik % 0,5 ‘den kiigiik
olmasina ragmen (MC-1 i¢in % 0.4 ve MC-2 i¢in % 0.2) segment basina parcacik
sayisinin da 6nemli oldugu belirlenmistir. Istatiksel belirsizligin etkisinin RDF
degerlerinin verildigi Tablo 4.11.’1 inceledigimizde PTV ni maksimum nokta dozunun
en fazla etkilendigi goriilmiistiir hacmin %98’nin aldig1 dozun RDF degeri istatistiksel
belirsizligin 2 kaz azalmasiyla 3 kat azalmistir. Diger yandan pargacik sayisi
dolayisiyla istatistiksel belirsizligin EGSnrc modelinde kritik yapilar iizerindeki
etkisinin hedefinkinden ¢ok daha az oldugu belirlenmistir. Sonug olarak pargacik
sayist arttikga % RDF’nin azaldigr tespit edilmistir (Tablo 4.11.). Sonuglarimiza gore
EGSnrc/BEAMnrc ile faz uzayr olusturulurken pargacik sayismin 1x10® ve daha

biiyiik secilmesi, 6zellikle 3 cm?’den kiigiik segment alam boyutunda parcacik
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sayisinin 1x107°den kiiciik olmamasia dikkat edilmesi gerektigi bulunmustur. Bu
sonug literatiirde istatistiksel belirsizlik igin yapilan ¢alismalar ile benzer olarak

bulunmustur (51).

EGSnrc/BEAMnrc ve  EGSnrc/DOSXYZnrc  modellerini  etkileyen
parametreler degerlendirdikten sonra tedavi planlarinin her demeti ve demetlerin her
segmenti i¢in EGSnrc/BEAMnrc CYK pozisyon bilgileri, backup ve jaw bilgileri
kullanilarak yapilan modeller ile istatistiksel belirsizlik i¢in uygun pargacik sayisinda
faz-uzay dosyalari olusturulmustur. EGSnrc/DOZXYZnrc modelleri i¢in koordinat
sisteminde her demet i¢in hesaplanan polar (0), azimuthal ( ¢) ve kolimator (dcor)
acilarinda, istatistiksel belirsizlik i¢in uygun parcacik sayisinda, planlamadan gelen
esmerkez koordinat bilgisi ve girilerek EGSnrc/DOSXYZnrc ile hastalarin BT
goriintiilerinin 8 farkli materyalin tanimlandigi, TPS voksel boyutu ile yapilan hasta

fantomu tizerinde doz okumalari yapilmustir.

Tedavi planlar1 genel olarak, BT veri setinde ¢izilen izodoz egrileri, hedef ve
kritik organlar i¢in DVH egrilerinden elde edilen planin dozimetrik ve radyobiyolojik
parametreleri olmak iizere ii¢ temel kriter ile degerlendirilir. Bizde calismamizda
degerlendirmelerimizi yaparken bu parametreleri kullanarak MC simiilasyon
hesaplamalari ile TPS sonuglari karsilastiriimistir. EGSnrc MC kodu ile YART tedavi
planlamasinda hastaya 6zel kalite giivencesi olusturmak i¢in, TPS'den elde ettigimiz
verilerle tedavi planlarmin EGSnrc/ BEAMnNrc/DOSXYZnrc modeli olusturulmus,
izodoz egrileri, hedef ve kritik organlar icin DVH egrilerinden dozimetrik ve
radyobiyolojik parametreler elde edilmistir. Bu verilerimiz TPS planindan elde edilen
hedef ve kritik organlar igcin DVH egrilerinden elde edilen dozimetrik ve
radyobiyolojik parametreler ile karsilastirilmis Rolatif Doz Farklart Formiil 3.1. ile
hesaplanarak sonuglar degerlendirilmistir. MC modelinin ve TPS'nin doz dagilimlarini
karsilastirmak i¢in dozimetrik parametreler, hedefin maksimum, minimum, ortalama
nokta dozlari, hacmin %98’inin aldig1 doz (Dgg), hacmin %95’inin aldigr doz (Dgs),
hacmin %50’sinin aldig1 doz ( Dsp), hacmin %2’sinin aldigr doz (D2) ve kritik
organlarin maksimum, ortalama nokta dozlari, hacmin %25’inin aldig1 doz (Dz2s),
hacmin %35’inin aldigi doz (Dss), hacmin %40’ min aldigi doz (Ds) ve hacmin
%350’sinin aldig1 doz ( Dso) degerlendirilmistir (52, 53, 54, 55).
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Sekil 4.30. ile ayn1 BT kesitinde EGSnrc/BEAMnrc/DOSXY Znrc modeli ve
TPS i¢in Transverse, Coronal ve Sagittal diizlemlerde doz dagilim1 ve Sekil 4.31.’de
Prostat hastasinin CERRmasterdan ile elde edilen 64.22 Gy, 53.52 Gy ve 42.82 Gy
izodoz egrileri verilmistir. Her iki sekil degerlendirildiginde doz dagilimlarinin ve
izodoz egrilerinin birbirleriyle uyumlu oldugu sonucuna varilmistir. Sekil 4.32. Prostat
hastasinin CERRmasterdan ile elde edilen ayn1 grafik iizerinde MC DVH egrisi ve
TPS DVH egrileri goriilmektedir. Hedef ve kritik organlar i¢in radyobiyolojik ve
dozimetrik parametrelere ait RDF sonuglar1 Tablo 4.12. ve Tablo 4.13. verilmistir. Bu
DVH egrileri ve tablolar degerlendildiginde hedef doz degerlerinin MC modeli ve TPS
hesaplamalarinin ile uyumlu oldugunu gostermistir. Hedef hacim i¢in ortalama doz,
maksimum doz ve minimum doz arasindaki fark sirasiyla %1,38, %0,34 ve 3,96 olarak
bulunmustur. Degerlendirme sonug¢larimiz literatiirle uyumlu bulunmustur (53, 54, 55,
56, 57, 58). Ayrica literatiirde bu farkliligin TPS’de normalizasyonun esmerkeze
MC’da ise maksimum doza yapilmasindan kaynaklandigi belirtilmektedir(59).
Yakindaki kritik yapilardaki RDF degerleri %3-9 araliginda uyumludur. Sag femura
ait maksimum nokta dozdaki fark 2.75 Gy olarak bulunmustur. Literatiirde yapilan
cesitli caligmalar bu farkliligin nedeninin kemik yapisinin yiiksek yogunlugundan
kaynaklandigimi gostermektedir (56, 53, 60). Bu sonuglara gore hedef ve kritik
organlar i¢in doz farki %6'dan az bulunmustur. Genel olarak, EGSnrc simiilasyonu ile
TPS arasindaki farkin bir bagka nedeni, DOSXYZnrc fantom dosyasinda kullanilan
CT'den ED'ye doniisiim egrileridir. EGSnrc/DOSXYZnrc fantom dosyasinda fiziksel
yogunluk kullanir, ancak TPS elektron yogunlugunu kullanir. Fiziksel yogunluk ve
Elektron yogunlugu arasinda farkdan kaynakli 6zellikle kemik yapilar yakininda
farklilik olusmaktadir. Yiiksek atom numarali ortamlardan elektron geri sagiliminin
doku-kemik ara yiliziine yakin dokudaki dozu bozabilecegi yapilan ¢alismalarla
gosterilmistir (56). Genel olarak MC giivenilir bir hesaplama araci olarak goriilse de,
dogasinda olan istatistiksel belirsizlik nedeniyle MC hesaplamalarinda dogal bir

sapmaya sahiptir.

Calismamizda  amacimiz  EGSnrc/BEAMNrc/DOSXYZnrc  modelini
kullanarak YART gibi kompleks tedavilerin hasta spesifik kalite temini igin
kullanilabilecegini gostermekti. Bu amagcla hastanin planinin MC modelinde Gamma

analiz degerlendirmesi yapilmistir. CERRmaster yazilimi ile gamma analizi yapilarak
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PTV igin sonug 3 mm- %3 kriterine gére 3B’da %90,84 olarak bulunmustur. Bu tedavi
plani i¢in sirastyla 3 mm, 4 mm ve 5 mm voksel boyutuna gére gamma analiz sonuglari
90.84, 87.8, 80.1 bulunmustur. Ayrica PTV igin 5 mm- %5 gamma degerlendirme
kriteri 999,22 olarak bulunmustur. EGSnrc /BEAMnrc/DOSXYZnrc modeli ile
transvers, sagital ve koronal %3 ve 3 mm kriterine gére gamma analiz sonuglarini1 3B
olarak degerlendirilmistir (Sekil 4.33.).

Klinik rutinde kati fantom ile yapilabilen kalite temininde sadece 2B doz
dagilim1 sonucuna gére gamma analizi yapilabilir ve tedavi plan sonuglar1 bu analize
gore degerlendirilir. 2B doz dagilimlarinin birlestirilmesi ile 3B doz dagilimi
olusturulabilir ancak belirsizlik de igerir. Calismamizda, YART tedavi planlamasinda
hastaya 6zel kalite giivencesi saglamak i¢in bir EGSnrc kodu MC modeli yapilmistir.
EGSnrc modeli sonuglarinin literatiirle uyumlu oldugu goriilmiistiir. Ayrica PTV ve
kritik organlarin herbiri icin DVH egrilerinin karsilastirilmasi, dozimetrik ve dolayl
olarak radyobiyolojik parametrelerin degerlendirilmesi ve 3B gamma analizi
yapilabilmesi 6zellikleri nedeniyle rutin tedavi plan kalite temini ile kiyasla hasta
spesifik kalite temini i¢in avantali oldugu degerlendirilmistir. Calismamiz, MC
kodunun tedavi Oncesi hastada dozunu 3B degerlendirme icin ¢ok iyi bir arag

olabilecegini ve hastaya 6zel kalite giivencesi igin kullanilabilecegini gostermistir.
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6. SONUCLAR

MC doz hesaplamasindaki temel zorluk, radyasyon cihazinin ve baglangi¢
elektron demetinin dogru modellenmesidir. MC simiilasyonunda modellenen sistemin
dogru temsil edilebilmesi i¢in, Lineer Hizlandirici cihazinin kafa bilesenleri ¢ok hassas
bir sekilde tanimlanmali ve sanal kaynagin baslangi¢ demet enerjisi ve FWHM degeri

dogru olarak belirlenmelidir.

Genel olarak baslangi¢ elektron demet enerjisi ve FWHM degeri, 10x10 cm?
alan boyutu i¢in hesaplanan ve Olgiilen doz degerleri karsilastirilarak belirlenir.
Caligmamizda Elekta Synergy Lineer Hizlandirici cihazinin 6 MV foton demeti i¢in
baslangic elektron demeti parametreleri belirlenmis ve Gauss dagilimina sahip
ortalama enerjisi 6,2 MeV ve 1 mm FWHM degerlerinde baslangic elektron demetinin
Elekta Synerg cihazinin baglangi¢ elektron demetini temsil eden spekturum oldugu
bulunmustur. Sonu¢ olarak Elekta Synergy cihazi i¢in EGSnrc / BEAMNrc /
DOSXY Znrc MC modelinin cihaz parametreleriyle uyumlu oldugu tespit edilmistir.

Calismanin ikinci agamasinda, hastaya 6zel kalite giivencesi saglamak igin
dogrulamasi yapilan EGSnrc / BEAMnrc / DOSXY Znrc MC kodu kullanilarak YART
tedavi planinin EGSnrc MC simiilasyonu yapilmistir. TPS'den elde ettigimiz verilerle
hastanin planinin modeli yapilmis ve sonuclarin literatiirle uyumlu oldugu
gorilmistiir. YART tedavi planinin EGSnrc MC simiilasyonu kullanilarak olusturulan
izodoz egrileri ve dozimetrik ve dolayli olarak radyobiyolojik parametreler, Monaco
TPS planindan elde edilen izodoz egrileri ve dozimetrik ve dolayli olarak
radyobiyolojik parametreler ile uyumlu bulunmustur. Hasta BT goriintiilerinden elde
edilen fantom dosyalarinin voksel boyutunun DVH egrilerini etkiledigi ve plana uygun
secilmesi gerektigi sonucuna varilmustir. Istatistiksel belirsizligin azaltilmasi ve
modelin gergek plani temsil edebilmesi i¢in parcacik sayisinin dnemli bir parametre
oldugu tespit edilmistir. Klinik rutinde uygulanan kompleks tedavilerin kalite
temininde hasta spesifik degerlendirme 2B fantomlarla yapilmakta ve hedef ile kitik
organlar i¢i degerlendirme miimkiin olmamaktadir. Calismamizda plan
degerlendirmesi, hedef hacim ve kritik organlar icin DHV egrilerinin, izodoz

egrilerinin, dozimetrik ve radyobiyolojik parametrelerin karsilagtirilmast ile
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yapilmustir, 6zellikle kritik organlarin doz degerlendirmesinin yapilabilmesi agisindan

avantaj saglamistir.

Sonug olarak ¢alismamiz, Monte Carlo kodunun tedavi oncesi hastadaki dozu
degerlendirmek icin ¢ok iyi bir ara¢ olabilecegini ve hastaya 6zel kalite giivencesi igin

kullanilabilecegini gdstermistir.
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