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OZET

Yiiksek Lisans Tezi

ELEKTRON DEMET TEDAVILERINDE DOKU HETEROJENITELERININ VE
YUZEY DUZENSIZLIKLERININ DOZ DAGILIMINA ETKISI

Stireyya YILDIZ

Ankara Universitesi
Fen Bilimleri Enstittisi
Fizik Miihendisligi Anabilim Dali

Danigman : Prof. Dr. Dogan BOR
Es Danisman : Dog. Dr. Bahar DIRICAN

Bu ¢alismada Onko Ankara Onkoloji merkezinde bulunan Siemens Primus Mid Energy
MS5006 lineer hizlandirici cihazinin 5, 7, 8, 10, 12 ve 14 MeV enerjili elektron demetleri
kullanilarak, elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda doku heterojenitesinin etkisi
ve elektron demetlerinin degisen gantri agilarinda %DD egrileri incelendi. Daha sonra
elde edilen sonuglar yardimiyla gogilis duvari ve bas-boyun boost 1sinlamasi tedavi
planlamalar1 yapildi. Yapilan tedavi planlamalar1 i¢in TPS ortaminda doz-hacim
histogramlar1 elde edildi. Belli bolgelerin aldig1 dozlarin planlama sistemiyle uyumu,
randofantom ve TLD-100 ile yapilan ol¢timlerle saglandi.

Sonug olarak E = 5 ve 7 MeV enerjili elektron demetleri ile yapilan gogiis duvari
1sinlamast ve E = 10 MeV enerjili elektron demetleri ile yapilan bas-boyun boost
1sinlamasi i¢in elde edilen TPS doz degerleri ile rando fantom 1sinlamasi sonucu elde
edilen ortalama TLD doz degerleri kiyaslandiginda aradaki farkin % + 3 sinirlari
icerisinde oldugu gozlendi.

2007, 98 sayfa

Anahtar Kelimeler: Elektron tedavisi, doku heterojenitesi, yiizey diizensizlikleri



ABSTRACT

Master Thesis

EFFECT OF TISSUE HETEROGENEITIES AND SURFACE IRREGULARITIES
ON DOSE DISTRUBITION IN ELECTRON BEAM THERAPY

Stireyya YILDIZ

Ankara University
Graduate School of Natural and Applied Sciences
Department of Physics Engineering

Supervisor : Prof. Dr. Dogan BOR
Co-Supervisor : Assoc. Prof. Dr. Bahar DIRICAN

In this study, Siemens Primus Mid Energy M5006 linear accelarator at ONKO Ankara
Onkoloji Center using 5, 7, 8, 10, 12 ve 14 MeV energy electron beams and were
utilized. All measurements were obtained with phantom equalence of human. Effect of
tissue heterogeneities and surface irregularities on dose distrubition and increasing value
of gantry % PDD slope was investigated in electron beam therapy. Head and neck boost
and chest-wall irradiated were planned by the results. DVHs (Dose volume histogrames)
were obtained in TPS ( Treatment Planning Systems) for these planning. The dose and
planning system harmony in the specified area was obtained by TLD-100
measurements.

In conclusion, the difference between TPS dose values that were obtained for head and
neck boost planning with 5 and 7 MeV electron beams and chest-wall irradiated
planning with 10 MeV electron beams and TLD-100 measurements values were within
+3%.

2007, 98 pages

KEY WORDS: Electron therapy, tissue heterogeneity, surface irregularities
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Coefficient of Equivalent Thickness (Esdeger kalinlik-suya gore
elektron yogunlugu)

Computed Tomografy (Bilgisayarli tomografi)

Sicaklik-basing diizeltmesi

Clinic Target Volume (Klinik tiimdr hacmi)
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1. GIRIS

Yiiksek enerjili elektronlar, 1950’lerin basindan beri kullanilmaktadir (Khan 1994).
Baslangicta Betatronlardan elde edilen elektron demetleri hasta tedavisinde
kullanilmistir. 1970’lerden bu yana yiiksek enerjili lineer hizlandiricilar, foton ve MeV

enerjili elektron demetleriyle klinik kullanima girmis ve betatronlarin yerini almistir.

Giliniimiizde hasta tedavisinde kullanilan yiiksek enerjili elektron demetleri lineer
hizlandiricilardan elde edilir. Lineer hizlandiricilardaki elektron tabancasi hizlandirici
dalga kilavuzu i¢in elektron kaynagidir. Tungsten flamanin 1sitilmasiyla elde edilen
elektronlar, hizlandirict kilavuz igine yiiksek giiclii mikrodalgalarla es zamanli olarak
enjekte edilir ve bir kalem elektron demeti elde edilir. Bu kalem elektron demeti-
hizlandiricinin  vakum penceresinden gegerek, manyetik alanla saptirilip, foillerden
sacilarak, monitdr iyon odalar1 ve hava siitunlarin arasina girdikten sonra-bir noktadan

uzaklagma goriiniimiinde olan genis bir demet seklinde yayilir (Khan 1994).

Yiiksek enerjili elektronlar, radyoterapide dnemli bir kullanim alanina sahiptir. Klinik
olarak en faydali enerji araligi 6-20 MeV’dir (Khan 1994). Bu enerjilerdeki elektron
demetleri yiizeyel tiimorlerin ve arkasinda kritik organ bulunan ve elektronlarin
erisimine uygun tiimorlerin tedavilerinde kullanilirlar. Tedavi alanina giren yapilar
homojen degildir. Doz dagilimini1 etkileyebilecek hava bosluklar1 ve kemik yapilar
vardir. Yine tedavilerde kullanilan elektron demetleri ile diizgiin olmayan egimli
ylizeylerden ve degisik acilardan tedaviler yapilir. Bu durumlarda farkli enerjilerdeki
elektron demetlerinin doz dagilimlarinin nasil etkilendigi 6nemlidir. Elektronlarin
fotonlara gore menzillerinin oldukg¢a kisa olusu, bu etkilerin dikkate alinmasin1 daha

Onemli kilar.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1 Radyoterapide Kullanilan Cihazlar ve Genel Ozellikleri

2.1.1 Lineer hizlandiric1 cihazi

Lineer hizlandirici, elektronlar gibi yiiklii pargaciklarin bir tiip boyunca yiiksek frekansli
elektromanyetik dalgalar kullanilarak hizlandirildigi ve yiiksek enerjili elektron ve x-
isinlarmin elde edildigi bir cihazdir. Yiiksek enerjili elektron 1sin1 yiizeyel tiimdrlerin
tedavisinde kullanilmakta ya da hedefe carptirilmaktadir. Hedefe carptirilmasi ile olusan

x-1s1nlar1 derin yerlesimli tiimorlerin tedavisinde kullanilmaktadir (Khan 1994).

Lineer hizlandiricilarin, hareketli dalga ve duran dalga hizlandiricilar1 olmak iizere iki
cesit dizaynm vardir. Fonksiyonel olarak, hareketli dalga yapilarinda, yapinin sonunda
kalan mikrodalga enerjisini soguracak sogurucu bulunmaktadir. Duran dalga
hizlandiricida ise dalganin maksimum geri déniisii saglanmaktadir. Ileri ve geri
hareketli dalgalarin kombinasyonu ile duran dalga olusturulmaktadir. Duran dalga
dizayni, hareketli dalga dizaynina gore daha cok etkilidir ancak daha pahalidir. Duran
dalga dizayninda, hizlandiric1 tiipiin kaynagina baglandigi yerde kalan mikrodalga
enerjisini soguran, dalganin geriye yansimasina engel olan sirkiilator (veya izolator)

bulunmaktadir (Khan 1994).

Sekil 2.1°de medikal lineer hizlandiricinin temel ve yardimci kisimlar1 goriilmektedir.
Gli¢ kaynagi modiilatéore DC akim, modiilator ise sebekeye pulslu akim saglamaktadir.
Bu akim, modiilatér i¢inde bulunan hidrojen thyratron lambalar1 araciligi ile elde
edilmektedir. Modiilatorden ¢ikan yiiksek pulslu akim magnetron veya klystron

tiiplerine ve ayni zamanda elektron tabancasina iletilmektedir. Magnetron veya klystron



mikrodalga kaynaklaridir. Magnetron mikrodalga tiretmektedir. Fonksiyonel olarak
yuksek- gii¢ osilatoriidiir. Mikrodalgalarin frekansi yaklasik 3000 MHz’ dir. Klystron
ise mikrodalga yiikseltecidir. Klystronun diisiik giicte bir mikrodalga osilatorii ile
siriilmesi gerekmektedir. Magnetron, klystrondan daha ucuz ve omrii daha kisadir.
Klystron, 20 MeV ya da daha yiiksek enerjili 151n uygulamalarinda tercih edilmektedir.
Magnetron veya klystrondan ¢ikan mikrodalgalar, dalga kilavuzu sistemi yoluyla
hizlandiric1 tiipe gelmektedir. Elektron tabancasinda olusan elektronlar da hizlandirici

tiipe gonderilmektedir (Dirican 2002).

Hizlandiricinin yapisi, bakir diskler ve diyaframlarla boliimlere ayrilmis bakir tiiplerden
olusmaktadir. Bu tiipe yiiksek derecede vakum uygulanmaktadir. Elektronlar
hizlandirict tiipe girdiklerinde baslangic enerjileri 50 KeV civarindadir. Tiip igerisinde
mikrodalganin elektromanyetik alani ile etkilesen elektronlar, dalga iizerindeki bir

sorfcii gibi siniissel elektrik alandan enerji kazanirlar (Khan 1994).

Hizlandina Tiip

Elektron T T T T T Tedavi Kafasi
Tabancasi [ O | (Diiz Demet)
Dalga Kilavuzu

(/ Sistemi Saptirici Magnet

!

Magnetron -
Modiilatér [— Yeva Tedavi Kafasi
- [{h's-tmn (Saptinlmis demet)

Giig
Kavnagi

Sekil 2.1 Medikal lineer hizlandiricinin temel ve yardimei unsurlari (Khan 1994’ten
degistirilerek alinmistir)



Hizlandirma esnasinda elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve hedef iizerine ince bir
demet halinde gondermek icin, tiip boyunca odaklayici alanlar elde edilmektedir
(Dirican 2002). Yiiksek enerjili elektronlar, hizlandiric1 yapiin ¢ikis penceresinden
3 mm ¢apl kalem demet seklinde ¢ikmaktadir. Diisiik enerjili lineer hizlandiricilarda
(6 MV’e kadar) nispeten daha kisa hizlandirma tiipii vardir. Yiiksek enerjili lineer
hizlandiricilarda yatay olarak yerlesmis uzun hizlandirici tiip bulunmaktadir.
Hizlandirilmis elektronlar, hizlandirict tiip ile hedef arasinda saptiricilar ile 90° veya

270° saptirilarak hedef lizerine ya da dogrudan dogruya hizlandirici tiipiin disina

gonderilmektedir (Khan 1994).

Hizlandirilmis elektronlar, tungsten gibi yliksek atom numarali bir materyalden olugmus
hedefe carptirildiginda x-151n11 meydana gelmektedir. Hedef, suyla sogutulmakta ve
gelen elektronlarin ¢ogunu sogurabilecek kalinliktadir. Bremsstrahlung olayinda;
elektron enerjisi, gelen elektronun enerjisine esit maksimum enerjili X-1g1ninin

spektrumuna doniismektedir (Khan 1994).

Elektron tedavilerinde, elektron hedefe c¢arptirilmamaktadir. Kalem genisligindeki
elektron 1511, homojen elektron akimini saglamak icin sagici tabaka (scattering foil) ile
genisletilmektedir. Sacicit tabaka genellikle kursundan yapilmis ince metalik bir
tabakadir. Bremsstrahlung olmamasi ve elektronlarin ¢ogunun sogurulmamasi igin
tabakalarin kalinlig1 ayarlanmaktadir. Fakat yine de toplam enerjinin bir kismi
bremsstrahlung enerjisine  donlismektedir. Bu da elektron 1smmmna  x-15101

kontaminasyonu olarak yansimaktadir (Khan 1994).

Bazi lineer hizlandiricilarda elektromanyetik tarama ile elektronlarin alani
genisletilmektedir. Bu yontem ile x-151n1 kontaminasyonu minimuma indirilmekte fakat
elektronlarin kolimatér duvarmma ve kolimasyon sistemindeki diger yiiksek atom

numarali materyallere ¢carpmasi ile bir miktar x-1g1n1 olusmaktadir (Khan 1994).



Tedavi kafas1 kursun, tungsten veya kursun tungsten karisimindan yapilmis kalin
koruyucu tabaka icermektedir. Tedavi kafasi iginde x-151m1 hedefi, sacici tabaka,
diizlestirici filtre, iyon odalari, sabit ve hareketli kolimator ve 151k lokalizasyonu sistemi
bulunmaktadir. Kafanin bloklama ile radyasyondan korunma kurallarina uygunlugu

saglanmistir. Sekil 2.2°de tedavi kafasi goriilmektedir (Khan 1994).

Elektronlarin hedefe carpmasindan sonra olusan x- 1sinlarinin yogunlugunu homojen
hale getirmek igin diizlestirici filtre kullanilmaktadir. Bu filtre siklikla kursundan

yapilmaktadir. Fakat tungsten, celik, aliiminyum veya bunlarin kombinasyonlarindan da

yapilabilmektedir (Khan 1994).

Tedavi 1511 ilk Once sabit birinci kolimator ile kolime edilmektedir. X-1s1n1 modunda,
sabit birinci kolimatorden gelen x-151m1, diizlestirici filtreye gelmekte, elektron

modundaki tedavide ise bu filtre kalkmaktadir (Khan 1994).
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Sekil 2.2 Tedavi kafas1 (Khan 1994)



Diizlestirilmis x-151m1 veya elektron demeti, doz kontrol odasmma gelmektedir. Doz
Olclim sisteminde, birgok iyon odasi veya plakalardan olugsmus bir iyon odas1 vardir.
Genellikle bu iyon odalart gegirgen tipte olmalarina ragmen, bazi lineer
hizlandiricilarda  silindirik thimble iyon odalart kullamlmaktadir. Iyon odasinin
fonksiyonu, doz miktarini, integral dozu ve alan simetrisini dlgmektir. Doz hizindaki
degisiklik, iyon odasindaki iyon birikimini etkilememektedir. Bu iyon odasi, 1sin
kalibrasyonu i¢in kullanilan iyon odalarinin tersine disaridaki havanin basinci ve
sicakligindan etkilenmemektedir. Fakat yine de bu iyon odalar1 periyodik olarak kontrol

edilmelidir (Khan 1994).

X-1s1mm1 ya da elektron demeti iyon odasmi gectikten sonra, hareketli x-151n1
kolimatoriine gelmektedir. Bu kolimator iki ¢ift kursun ya da tungsten kolimator
cenesinden (jaws) olugmustur. Bu, alanin 0x0 cm?’den ve 40x40 cm?’ye kadar

acilmasini saglamaktadir.

Tedavi alani, 151k lokalizasyon sistemi ile belirlenmektedir. Bu sistemlerde iyon odasi
ile kolimator c¢enesi arasina ayna ve 1s1k kaynagi kombinasyonu yerlestirilmistir. X-
isininin odak noktasindan verilmesi ile birlikte 151k projeksiyonu olusmaktadir. Isik

projeksiyonunun belirledigi alan, radyasyon alanidir (Khan 1994).

2.1.2 Simiilator cihaz:

Simiilatér cihazi, diagnostik x-15m1 tlipli kullanilarak olusturulmus bir diizenektir.
Geometrik, mekanik ve optik o6zellikleri bakimindan tedavi initesinin benzeridir.
Simiilatorde, hastalarin tedavi kosullar1 simiile edilmekte veya tedavisine baslamig
hastalarin tedavi kosullarimin dogrulugu kontrol edilmektedir. Simiilatoriin ana
fonksiyonu, ¢evre normal dokularla sinirlandirilmis hedef hacminin oldugu tedavi

alaninin goriintiilenmesidir. I¢ organlarin radyografik olarak gériintiilenmesi ile tedavi



alanlar1 ve korunacak alanlar belirlenmektedir. Birgok tinitede, dinamik goriintiilemeyi

saglayan floroskopik kapasite mevcuttur.

Simiilatore ihtiyacin nedenleri sunlardir:

* Siradan bir diagnostik x-151n1 tlipiliniin, radyasyon demeti ve hastanin eksternal-
internal anatomisi arasindaki geometrik iliskiyi gosterememesi

» Simiilatérlerde kullanilan x-151n1 enerjisinin, tedavi igin kullanilan x-151m1
enerjilerine gore daha diisiik olmasi nedeniyle radyografik goriintiiniin daha iyi
olmast

» Tedavi linite odasinin zamansal agidan isgal edilmemesi

» Hastanin set-up’inda ve tedavi tekniginde zaman kaybina neden olan

beklenmeyen problemlerin tedaviden dnce ¢oziimlenebilmesi.

Lokalize tedavi hacmi ve set-up alanlar ile diger gerekli veriler simiilatorde
saglanabilmektedir. Ciinkii simiilatoriin Ozellikleri, tedavi {initesinin 6zellikleri ile
aynidir. Kontur alinmasi, kompansatdor veya bolus ile ilgili hastanin degisebilir
Olclimleri uygun set-up kosullar1 altinda saglanabilmektedir. Standart ve kisisel koruma
blok testleri simiilator ile yapilmaktadir. Modern simiilatorlerde, lazer 15181, kontur

cizici ve golge tepsisi gibi ekipmanlar vardir (Khan 1994).

2.1.3. Bilgisayarh Tomografi (BT)

Bilgisayarlt tomografide, x-ism1 tiipii kullanilarak, belirli bir derinlikteki obje
goriintiilenmektedir. Temelde dar 151n veren x-1s1n1 tiipli, hastanin kargisindaki
radyasyon detektorii ile es zamanli hareket ederek tarama yapmaktadir. BT de yiiksek
kalitede goriintii elde edilebilmektedir. Hasta, yiiksek radyasyon dozu sogurdugu halde

yumusak dokular i¢in goriintii kalitesi diistiktir.



Goriintiilerdeki  dlizeltmeler ve matematiksel islemler, bilgisayar tarafindan
yapilmaktadir. Sogurma katsayilarina bagli BT numaralar1 iretilmektedir. BT
numaralari, — 1000 (hava igin) ile + 1000 (kemik i¢in) arasindadir. Hounsfield birimi ile

kullanilan BT numaras: (H) :

H = £ 41000
Jsu

denklemi ile hesaplanmaktadir. Buradaki p lineer sogurma katsayisidir. Hounsfield
numarast suyun sogurma katsayisindaki % 0,1’lik degisimi vermektedir. BT numarasi,
gri skalaya doniistiiriilerek goriintii meydana gelmektedir. BT numarasi degistirilerek,

istenilen organ goriintiisii elde edilebilmektedir (Bor 2003).

Uc boyutlu tedavi planlamasmin en 6nemli 6zelliklerinden biri, enine (transvers)
goriintiisiiniin baska diizlemlerde yeniden yapilandirilma kabiliyetidir. Buna “digitally
reconstructed radiograps” (DRRs) denir. Yiiksek kalitede DRR’lar elde etmek igin
yiiksek kontrast ve c¢oziiniirliikte goriintiiler ve uygun kalinhikta kiigiik kesitler
gerekmektedir. Kesit kalinligi, ihtiyaca bagli olarak genelde 2-10 mm arasinda segilir.
Ornegin; ¢ok ince kesitler, tiimdr lokalizasyonu veya yiiksek kalitede DRR lar i¢in, ¢ok
kalin kesitler ise timor hacminin disindaki bolgeler i¢indir. Spiral ya da sarmal BT
tarayicilari, hasta tarayict cemberine dogru ilerlerken, x-151n1 tiipiiniin siirekli doniisiine
izin verir. Bu 6nemli dl¢lide toplam tarama siiresini azaltir ve bu yilizden yliksek kalitede
BT goriintiileri ve DRR’lar i¢in gerekli biiyiik sayida ince kesitin kazancina izin verir.
Cinkii DRR’lar1 herhangi bir diizlemde olusturmak i¢in BT goriintiileri islenebilir

olmalidir.

Baz1 BT simiilatorler, konvansiyonel simiilatorler seklinde kullanilabilmektedir. Bir BT
simiilator, tedavi izomerkezini ayarlamada kullanilan lazerlere, diiz bir masa ya da
yataga ve goriintii kayit cihazlari ile donatilmis bir BT tarayicisina sahip olabilmektedir.

BT bilgilerini isleyen 6zel yazilimli bilgisayar, demet yonlerini planlayabilir, BEV



DRR’larmi ve tedavi demetleri ile ayni geometriye sahip BT simiilasyon filmlerini

olusturabilmektedir (Khan 2003).

Tedavi planlamasi, yiiksek goriintiide kaliteli BT ler gerektirir. BT ¢ekilirken hastanin
hareketsizligi saglanirsa gorlintiiniin kaliteliligi artar. Hareketsizligin saglanmasi, ii¢
boyutlu radyoterapi planlamasi i¢in 6nemlidir. Hastanin tedavisi ile simiilatdrdeki
pozisyonunun ayni olmasini saglayabilmek i¢in BT masasi diiz kullanilmalidir. Tedavi
bolgesinde marker, plastik kateter ve radyoopak gibi isaretleyicilerin kullanilmasi tedavi

alanin belirlemede kolaylik saglar.

Radyoterapide tedavi planlama sistemlerine, bilgisayarli tomografi goriintiileri iki

sekilde aktarilmaktadir:

» BT filmleri, film tarayicilardan gecirilerek  goriintiller  bilgisayara
aktarilmaktadir. Hedef hacim tanimlanmakta ve yapilarin dis kontiiri
cizilmektedir.

* Veriler BT’den DICOM araciligiyla planlama sistemine aktarilmaktadir. Dis
kontur ve yapilar otomatik veya elle c¢izilmektedir. Bilgisayarli tomografi
goriintiileri, DICOM sayesinde gri skala modunda tedavi planlama sisteminin

monitoriinde goriintiilenebilmektedir.

Dis kontur ve i¢ yapilarin ¢izimi, hedef hacim tedavi tekniginin uygulanmasi igin

onemli degildir. Fakat doz dagiliminin dogrulugu icin gereklidir (Khan, 1994).



2.1.4 Tedavi Planlama Sistemi ( TPS)

Tedavi planlama sistemi; 6zel bir monitdr, film tarayici, 151kl bir dijitayzir, yazict ve
cizici gibi donanimlardan olusan iki ya da {i¢ boyutlu planlama yapabilen ve belirli bir
program altinda caligabilen bir sistemdir. Farkli enerjilerde, farkli kaynak-cilt
mesafelerinde (SSD), istenilen alan boyutlarinda foton ya da elektron demetleri
olusturup bu demetleri farkli tedavi teknikleri kullanarak hastaya yoneltebilmek ve

1sinlanan bolgedeki doz dagilimlarini, bilgisayar ortaminda elde edebilmek miimkiindiir.

Isinlama cihazina ait demet enerjisi, doz verimi, derin doz yiizdesi (%DD), doku-hava
oran1 (TAR), sacilan-hava oram1 (SAR), doku-maksimum orani (TMR), kolimator
sacilma faktorii (Sc) ve fantom sacilma faktorii (Sp) gibi dozimetrik parametrelerden
gerekli olanlar1 Onceden planlama sistemine girilir. Planlama sistemi igerdigi 6zel
algoritmalar yardimiyla sonradan girilen hedefe (yani hastaya), tedavi teknigine
(eksternal, brakiterapi, ark vb.), isinlamaya (enerji, alan boyutu, SSD vb.) ve kullanilan
aksesuarlara (kama filtre, blok tepsisi, koruma blogu, bolus vb.) ait parametreleri
iliskilendirerek doz hesabi yapmaktadir. Bu hesaplamalar sonunda, radyasyonun hedef
icindeki doz dagilimi, komsu doku ve organlar ile timoriin alacagi doz oranlar

belirlenebilmektedir.

Tedavide kullanilan cihaza ait dozimetrik parametreler, planlama sistemine kurulus
asamasinda yiiklenmekte ve periyodik olarak kontrolii yapilmaktadir. Hastaya ait
bilgiler ise tedavi asamasinda uygun bir bigimde girilmektedir. Her hastaya ait kontur,
bilgisayarli tomografi, simiilasyon filmi, radyografik goriinti vb. veriler,
kaynaklarindan dogru bir sekilde alinarak planlama sistemine yiiklenir. Hastanin
1sinlanacak bolgesinde yer alan kritik organlar ve tedavi edilecek hedef hacim uzman
doktorlar tarafindan ¢izilir. Daha sonra istenilen 6zelliklere sahip foton ya da elektron
demetleri olusturularak, hedef bolge iizerine gonderilir. Yazilim da, girilen tiim bilgileri

g6z onilinde bulundurarak istenilen dozimetrik hesaplamalar1 gergeklestirir.
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2.2 Diger Tanimlar

2.2.1 Radyoterapide kullanilan hacim kavramlari

Radyoterapide amag tiimoér hacmine gerekli olan tedavi dozu verilirken radyasyon alani
icindeki kritik organ ve saglikli dokularin korunmasidir. Tiimor i¢in en uygun 1§11 ve
toplam fraksiyon basina dozu se¢mek, secilen 1511 en uygun teknikle timor alanina
ulagtirmak, tiimor hiicrelerini Oldiirtirken normal dokular1 korumak radyasyon
tedavisinde onemlidir. Radyasyon tedavisinde iyi bir tedavi planlamasinin yapilabilmesi
icin ¢esitli tiimor hacim kavramlarinin iyi bilinmesi gerekmektedir. Bu konuda

yayinlanan raporlarda tanimlamalar yapilmistir (Anonymous 1993, Anonymous 1999).

Bu hacim kavramlart:

Goriintiilenebilir tiimoér hacmi (Gross Tumor Volume, GTV)
Klinik hedef hacim (Clinical Target Volume, CTV)
Planlanan hedef hacim (Planning Target Volume, PTV)
Tedavi hacmi (Treated Volume, TV)

Isinlanan hacim (Irradiated Volume, IV)

AN S o

Riskli organ (Organ at Risk)

Tiim bu hacim kavramlari sekil 2.3’te sematik olarak gosterilmistir (Anonymous 1999).

2.2.1.1 Goriintiilenebilir tiimor hacmi (GTV)

Gross tiimor hacmi (GTV); tanimlanabilir, siirlart belirgin kitlenin bulundugu ve

malign biiylimenin gergeklestigi  bolgedir. Genisligi ve biylikliigli bilgisayarh

11



tomografi, niikleer magnetik rezonans goriintiileme, radyografi gibi farkli goriintiileme

teknikleri aracilig1 belirlenmektedir (Anonymous 1999).

2.2.1.2 Klinik hedef hacmi (CTYV)

Klinik hedef hacim (CTV), tanimlanabilir timér hacmi ve/veya yok edilmesi gereken
sub-klinik malign hastalig1 iceren doku hacmidir (Anonymous 1999). CTV, tomografi
kesitlerinde goriilen timdr ve mikroskopik tiimdr uzanim igin riskli bolgeleri i¢ine alan
hacim olarak belirlenir (Dirican 2002). Radyoterapinin amacina ulasabilmesi i¢in bu

hacmin tamamen tedavi edilmesi zorunludur (Anonymous 1999).

2.2.1.3 Planlanan hedef hacim (PTV)

Planlanan hedef hacim (PTV), tedavi planlamasi icin kullanilan geometrik bir
kavramdir. Tedavideki set-up hatalarindan ve diger belirsizliklerden dolayr CTV’nin
tedavi sliresince tedavi alani iginde kalmasini saglamak amaciyla CTV’ye pay
birakilarak PTV tanimlanir. Ayrica bu tanim onceden belirlenen ve hedef hacme
verilmek istenen doz i¢in uygun demet yerlesiminin belirlenmesinde kullanilmaktadir

(Anonymous 1999).

2.2.1.4 Tedavi hacmi (TV)

Tedavi hacmi, tiimor tedavisinin basarili olmasi i¢in belirlenen dozun, planlanan hacme
verilmesi sirasinda radyasyon onkolojisi ekibinin kabul edilebilir komplikasyonlara
neden olabilecek doz sinir1 iginde degerlendirdigi miktarda doz alan doku hacmidir

(Anonymous 1999). Yani bir izodoz yiizeyi tarafindan sarilmig hacimdir (Dirican 2002).

12



2.2.1.5 Isinlanan hacim (IV)

Isinlanan hacim, normal doku toleransmna gore kayda deger miktarda doz almasi

beklenen doz hacmidir (Anonymous 1999).

2.2.2.6 Riskli organ (OR)

Riskli organ (kritik normal yap1), radyasyon duyarliligi tedavi planlamasini ve/veya
onceden belirlenen dozu etkileyen normal dokular (g6z, omurilik vs.)” dir (Anonymous

1999) (Sekil 2.4)

> IV
\ > TV
\ » PTV
\ » CTV
Q » GTV

Sekil 2.3 Radyoterapide kullanilan hacim kavramlarinin sematik gosterimi (Dirican

2002)
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Sekil 2.4 ICRU 62’ye gore radyoterapide kullanilan farkli hacim kavramlar1 ve bu
hacimlere ait paylarin sematik gésterimi (Anonymous 1999)

2.2.2 Doz- hacim histogram (DVH)

Doz-hacim histogramlari, ii¢ boyutlu tedavi planlamasinda, hastanin anatomisine ait doz
dagilim bilgilerinin elde edilmesini saglar. U¢ boyutlu doz dagilimindaki tiim bilgilerin
Ozeti niteligindedir. Basitge, tanimlanan hacimlerde doz degerlerinin dagilim
frekanslarini temsil eder. Genellikle toplam hacim ytizdesi olarak goriintiilenir. Normal

doku komplikasyon olasiliginin (NTCP) hesaplanmasinda kullanilirlar.

Bir doz-hacim histogrami sadece, ne kadar hacimde ne kadar doz sogurulduguyla ilgili

nicel bilgiyi saglamakla kalmaz, ayn1 zamanda ilgili her bir anatomik yap1 i¢in tek bir



egri ile tim doz dagiliminmi 6zetler. Bu nedenle bu, verilen planin degerlendirilmesi ya

da hazirlanmis planlarin karsilastirilmasi i¢in 6nemli bir aractir.

Doz- hacim histogramlari iki sekilde gosterilirler:

a. Diferansiyel DVH: Bilgisayar, voksel numarasi ile verilen araliktaki ortalama dozu
toplar ve grafigi dozun fonksiyonu olarak c¢izer. Hedef hacim i¢in ideal DVH,
tanimlanan dozun istenilen hacmin tamamina verildigini gosteren tek kolonun
isaretlendigi DVH’ dir. Kritik yapilarin DVH’larinda farkli dozlarin farkli hacimlere
verilmesi nedeniyle ¢ok pik gozlenir (Sekil 2.5.a).

b. Kiimiilatif DVH: Geleneksel olarak sorulan “% izodoz egrilerinin kapsadigi hacim
ne kadardir?” sorusuna diferansiyel DVH ile cevap verilemez. Bunun i¢in kiimiilatif
DVH kullanilir. Bilgisayar, hedef hacmine (veya kritik yapiya) verilen dozu hesaplar ve
bu hacme (hacim yiizdesi) karst dozlar ¢izer. Kiimiilatif DVH, 0 Gy doz i¢in % 100

hacimle baslar ve biitiin hacimlerin aldig1 doza kadar devam eder (Sekil 2.4.b).
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Sekil 2.5 Meme 1s1nlamasi yapilan bir hastadaki meme ve akcigerin aldig1 dozun:
a)Diferansiyel DVH gdsterimi, b) Kiimiilatif DVH gdsterimi
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2.2.3 Merkezi eksen derin doz egrileri

Elektron demetlerinin en biiylik 6zelligi, derin doz egrilerinin seklidir. Homojen doz
bolgesini takip eden hizli doz diisilisli, konvansiyonel x-1s51n1 modalitelerinden farkl
klinik avantajlar sunar. Ancak, bu avantaj enerji arttikca azalmaktadir. Yiiksek enerjili
elektronlar, su veya yumusak dokuda yaklasik 2 MeV/cm oraninda enerji kaybederler.
Elektronlarin  maksimum  menzilinin  disinda  (sadece) demetin  x-1$11
kontaminasyonundan doza gelen katki, derin doz egrisinin kuyruk kismini olusturur

(Sekil 2.6).

% Derin Doz

1o

40

. \
L

1 —t—g——e—
a

[=]
Sudaki Derinlik {cm)

i
"

ﬂo
-

Sekil 2.6 Suda 6lcililmiis merkezi eksen derin doz dagiliminin grafigi (Khan 1994)
Giris enerjisi (E,), =13 MeV, 8x10 cm alan, efektif SSD (kaynak-cilt mesafesi) = 68 cm

Su ve yumusak dokuda elektronlarin %80 ile %90 izodoz seviyeleri sirasiyla

E(MeV)  E(MeV)

3 cm derinliktedir. O halde, 13 MeV'lik elektron demeti,

belirlenmis izodoz seviyesine bagli olarak, yaklasik 3 ile 4 cm derinliklerdeki tedaviler
icin faydalidir. Sekil 2.6’da goriildiigii gibi, derin doz egrisi, faydali derinligin disinda

keskin bir sekilde diismiistiir ve bu nedenle, dokunun alt1 korunmustur.
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Elektronlarin, en faydali derinligi veya terapdtik menzili, %90’lik derin doz egrisinin
derinligi ile verilmistir. Bu derinlik, yaklasik olarak % cm ile verilmistir
(E (MeV) = Yiizeyde elektron demetinin en olast enerjisi). %80’lik derin doz egrisinin
derinligi ise, yaklasik olarak % cm’ de meydana gelir. Dyaksimum derinliginin enerji ile

iligkisi lineer degildir. Bu da farkli dizaynli cihazlar arasinda 6nemli degisimlere yol
acmaktadir. Sekil 2.7°de, iki farkli lineer hizlandirict igin demet enerjisinin bir
fonksiyonu olarak %90’lik (R,,) ve %100°lik (R,,, ) izodoz egrilerinin derinliklerinin
karsilastirilmas1 goriilmektedir. Bu farkliliklar, klinik a¢idan 6nemlidir. Bu nedenle,

verilen cihazlar i¢in, Ozellikle o cihaz icin 6l¢iilmiis olan demet verilerinin kullanimi

gereklidir.

w
|
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Sekil 2.7 Iki farkli lineer hizlandiric1 (Philips SL75/20 ve Varian Clinac lineer
hizlandiricilan) i¢in yiizeydeki en olasi enerjinin (Ep) bir fonksiyonu

olarak menzillerin grafigi (Khan 1994 ten degistirilerek alinmistir)

a) Maksimum doz derinliginin (R,,,), (Ep)y’a bagh degisimi, b) %90’lik derin doz egrisinin
derinliginin (R o, ), (Ep)¢’a bagl degisimi
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Elektronlar i¢in demet enerjisinin sec¢imi, fotonlardan ¢ok daha kritiktir. Doz, %90’lik
izodoz seviyesinin disinda aniden azaldigindan, tedavi derinligi ve istenilen enerji ¢cok
dikkatli bir sekilde se¢ilmelidir. Bununla birlikte hedef hacmin, belirlenmis derin doz

egrisinin i¢inde olup olmadigindan emin olmak gerekir.

Cok diisiik elektron enerjilerinde (2-4 MeV’de) cildin korunma etkisi, fotonlara gore
daha azdir. Fotonlardan farkli olarak, elektronlar i¢in ylizey doz yiizdesi, enerji ile artar.
Bu etki, elektron sagilmasindandir. Diisiik enerjilerde, elektronlar daha kolay ve biiyiik
acilar ile sacilir. Enerji arttikca, ileri yonde sacilmalar artar. Bu da, daha hizli ve daha
kisa mesafede bir build up dozunun olusmasina neden olur. Bu nedenle, diisiik enerjili
elektronlarin, maksimum doz ile yiizey dozunun orani, yiiksek enerjili

elektronlarinkinden daha diigiiktiir. Bu etkinin basit bir 0Ornegi, sekil 2.8’de

sz

gortilmektedir. Yiiksek enerjili elektronlarla ayni giris elektron akisina sahip (—,
cm

basina elektron sayisi) ¢ok diisiik enerjili elektronlar, ¢cok yliksek enerjili elektronlardan

daha biiylik bir aki ile maksimum dozun derinliginde build-up olustururlar. Bu aki,

ile artar (0, sagilma agisi1 ).
COoS

Dugtk Enerji ¢ Yiksek Enerji &

P

Sekil 2.8 Elektron enerjisindeki artis ile yiizde yiizey dozundaki artisin sematik
gosterimi (Khan 1994)

Yilzeydeki sk = (@),

i

z Derinlidindeti (@), = @)
Ak ™ cos@
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Demet olusumundaki, demet saptirma ve kolimasyon sistemlerinin farkliliklarindan
dolayi, derin doz dagilimi ve ylizey dozu, her cihaz i¢in farkhidir. Sekil 2.9°da da, farkl
enerji demetleri i¢in merkezi eksen derin doz egrilerinin karsilastirilmasi goriilmektedir.
Ancak bu durum, klinik uygulamada demet enerjisini belirlemek i¢in yetersizdir. Bu
nedenle, her cihaza 6zgii izodoz dagilimlar i¢in, farkli kon ve/veya alan boyutlar

gereklidir (Khan 1994).
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Sekil 2.9 Sagittaire lineer hizlandirici (diiz egri) ve Siemens betatron’un (¢izgili egri)
merkezi eksen derin doz dagilimlarinin karsilastirilmasi (Khan 1994)

2.2.4 izodoz egrileri

Alan kenarlar1 yakinindaki egrilik ve diizliikten sagilan elektronlar, merkezi eksen derin
doz dagiliminin (izodoz egrilerinin) seklini belirlemede, 6énemli bir rol oynar. Farkli
cihazlar i¢in izodoz egrilerinin sekilleri arasinda 6nemli farkliliklar mevcuttur. Bu
farkliliklar,  hizlandiricilarda  kullanilan ~ farkli  kolimasyon  sistemlerinden
kaynaklanmaktadir. Kolimasyon sistemi ve hastanin yukarisindaki hava siitunu,

enerjideki gibi yayilan demetin agisal dagilimina neden olur. Boylece ayni enerjili E’Ih
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demetler, farkli kolimasyon sistemlerinden gecerken farkli doz dagilimma neden

olurlar.

Demet, bir ortama niifuz ederken, yiizeydeki sacilmadan dolay1 hizli bir sekilde asagiya
dogru genisler. Bununla birlikte, her derin doz egrisi; enerji, alan boyutu ve
kolimasyona bagl olarak degisir. Sekil 2.10°da, iki farkli enerji demeti i¢in izodoz
modelleri goriilmektedir. Diisiik enerjili demetlerde tiim izodoz egrileri bazi
geniglemeler gosterirken, yiliksek enerjili demetlerde sadece diisiik izodoz seviyeleri
disartya dogru bombelesir. Yiiksek enerjili demetlerin yiiksek izodoz seviyeleri, artan

alan boyutu ile daha koétiiye giden lateral daralma goriiniime yol acar (Khan 1994)..

T Myv. Electon Bagm I8 ey EBeciron Beam
Beom Cwcle, &0, F5, S0em, TSD Bem Circle, AL 5 FT,50¢m TSD

Sekil 2.10 Farkli elektron demet enerjileri i¢in izodoz egrilerinin karsilastirilmasi (Khan
1994)

2.2.5 Elektron kaynagi

Bir kalem elektron demeti-hizlandiricinin vakum penceresinden gegerek, manyetik
alanla saptirilip, foillerden sagilarak, monitdr odalar1 ve hava siitunlarin arasina

girdikten sonra-bir noktadan uzaklagma goriiniimiinde olan genis bir demet seklinde
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yayilir. Bu nokta, ger¢ek kaynak olarak adlandirilmis ve hasta ylizeyindeki elektronlarin
hareketinin en ¢ok olasilikl1 yonleri boyunca geriye projeksiyonlarin bir kesisme noktasi

olarak tanimlanmistir. Bu, sekil 2.11°de 6érneklenmistir.

I | I , Hizlandine
Pencerzsi

I Gergek Mokta
Kaynak

Sagic
Faililery

Faolimatiar
Sistemi

Coplikatiar

Ha=ta
YWizewi |

A i 1

Sekil 2.11 Bir elektron demetinin gercek nokta kaynaginin belirlenmesi: Hasta
ylizeyindeki elektronlarin hareketinin en ¢ok olasilikli yonleri boyunca
geriye projeksiyonunun kesisim noktasi (Khan 1994)

Gergek kaynagin konumunun belirlenmesi ile ilgili olarak bazi metodlar ve birkag fikir
ortaya atilmistir. Pohlit metodu, kolimator ve gercek kaynak olan bir noktanin
goriintiilerinin geriye projekte edilmesinden kaynaklanan farkli mesafelerdeki bakir telli
gridin elektron radyografisinin alinmasiyla olusur. Multipinhole teknigi ise, bir metal
levhadaki ¢ift konik delikleri kullanir. Pinhole goriintiileri bir film tizerinden elde edilir.
Pinhole goriintiilerinin geriye projeksiyonu, gercek kaynagin konumunu verir. Meyer
(ve digerleri), belli mesafede olan filmde belirlenen alan boyutu biiyiitme oram
metodunu tanimlamistir. Gergek kaynak noktasi, farkli mesafelerde elde edilmis demet
profillerinin genisliginin % 50'sinin geriye projeksiyonu ile bulunmustur. Bu 6l¢iimler

icin, genis bir demet ( >20x20cm’ ) kullanilmustir.
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Gergek kaynak-ylizey mesafesinin (SSD) kullanimi, biitiin klinik kosullar altinda
verilen SSD’lerdeki doz verimi igin ters kare kanunu diizeltmesini dogru vermemistir.
Olgiimler; gercek SSD’nin sadece biiyiik alan boyutlar igin dogru bir ters kare diizeltme
faktorii verdigini gostermistir. Kiigiik alan boyutlari i¢in, ters kare kanunu diizeltmesi ve
gercek SSD ile doz verimindeki degisim beklenenin altindadir. Ters kare kanunundan
gelen bu sapma, havada ve fantomdaki kii¢iik alan boyutlar1 ve diisiik elektron enerjileri
icin 6nemli olan yanal sagilma dengesinin bir kaybindan dolay1 doz verimindeki ilaveli
azalmadan meydana gelmistir. Boylece, mesafe ile degisen dozu 6nceden tahmin etmek
icin gercek SSD’nin kullanilmasi, diizeltme faktdrlerini gerektirir, buna ek olarak ters

kare kanunu, alan boyutu ve enerjinin bir fonksiyonudur.

Elektron kolimatorii ve hasta arasindaki hava boslugunun doz veriminin diizeltilmesinin
alternatif bir metodu, mesafe ile doz verimindeki degisim i¢in dogru ters kare kanunu
bagintisini veren efektif SSD’yi belirlemeye yoneliktir. Khan, olas1 klinik durumlar1 ¢ok
iyi simiile edebilen bir metod tavsiye etmistir. Bu metodda fantomdaki dozlar, ilk olarak
kon ile temasta veya standart SSD’de (sifir gap) ve sonra kon bitiminden yaklasik 20
cm’ye kadar cesitli mesafelerde, doz maksimum (dy) derinli§inde Olgiilmiistiir.
Varsayilan f = Efektif SSD; I,= Sifir gap'teki doz; I, = Standart SSD noktas1 ve fantom

ylizeyi arasinda g gap’indeki doz olduguna gore;

I, f+d, +
L _ f+do+g

1/2
| frd, ) 22)

veya,

(2.3)
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/ I
seklindedir. g gap’nin bir fonksiyonu olan I—° 'nin grafigi lineer bir sekilde elde
9

edilmis ve egim = “dir (Sekil 2.12). Boylece f= —— - dp.
f+d, egim
IO A
I /
130 Derinlik =d, cm /
120 [
1o | = 4
/ egim
| | | | >
100 0 5 10 15 20
g Gap (cm)

Sekil 2.12 Efektif (kaynak-cilt mesafesi) SSD'nin belirlenmesini gosteren grafik (Khan
1994°ten degistirilerek alinmistir)

Efektif SSD, d,, derinliginde yapilan 6l¢iimlerden elde edilmesine ragmen, bu deger,
Olctimlerin derinligiyle 6nemli bir sekilde degismemistir. Bununla birlikte, efektif SSD,
ozellikle kiiclik alan boyutlar1 ve diisiik enerjiler icin, enerji ve alan boyutu ile degisir.
Enerji ve alan boyutunun bir fonksiyonu olan efektif SSD’lerin bir ¢izelgesi, klinik

durumlarla karsilagtirmak i¢in gereklidir (Khan 1994).
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2.2.6 X-Isim kontaminasyonu

Elektron menzilinin bitimindeki x-1s1m1 kontaminasyon dozu, kuyrugun diiz oldugu
noktadaki (Sekil 2.13’e bakiniz) doz degerinden uzaktaki okumalar ile derin doz
egrisinin kuyrugundan belirlenebilmektedir. Bir hastadaki bu doza, elektronlarin
kolimasyon sistemi (sacici foiller, iyon odalari, kolimatér ceneleri, vs.) ve viicut

dokulartyla bremmstrahlung etkilesimlerinden katki gelmistir.

Rolatif Derin Doz
A

100 —

50 \

v

0 R R
¥ ' Derinlik (cm)

Sekil 2.13 Rolatif Derin doz egrisinin R, ile degisim grafigi (Khan 1994°ten
degistirilerek alinmistir)

Cizelge 2.1°de, cesitli enerjilerdeki elektron demetleri i¢in x-1s1mm1 kontaminasyon
dozlar1 veriliyor. Bir Monte Carlo programi kullanilarak hesaplanmis olan bu degerler,
Berger ve Seltzer tarafindan sudaki derin doz dagilim ile elde edilmistir. Bir medikal
hizlandiricinin  x-151n1 kontaminasyon dozu, kolimasyon sistemine ¢ok baglidir ve
Cizelge 2.1°de verilen degerlerden iki kat daha biylktiir. Genellikle, x-151m1

kontaminasyonu, taramali demet tipindeki hizlandiricilarda en azdir, ¢linkii sacici foil
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kullanilmamustir. Bir modern lineer hizlandiricida, bir hasta i¢in x-151n1 kontaminasyon

dozu,

6 — 12 MeV enerji bolgelerinde yaklagik % 0,5 — 1
12 — 15 MeV enerji bolgelerinde yaklasik % 1 -2
15 —20 MeV enerji bolgelerinde yaklastk % 2 —5

olarak elde edilmistir.

Diizenli tedavi alan boyutlar1 i¢in, x-151n1 kontaminasyonunun katkisindan gelen doz ile
pek ilgilenilmez. Ancak, bazen tiim beden elektron 1s1nlamasi ile tedavi edilen Mycosis
Fungoides’de oldugu gibi, x-151n1 kontaminasyonunun kiigiik bir miktar1 bile, kritik

olabilmektedir (Khan 1994).

Cizelge 2.1 Su i¢in Dpaxsimumun bir yiizdesi olarak elektron menzilinin bitimindeki
x-1511 kontaminasyon dozu (Khan1994)

Enerji (MeV) Dy (%)
5 0.1
10 0.5
15 0.9
20 1.4
30 2.8
40 4.2
50 6.0

2.2.7 Demet egiminin ve hava boslugunun diizeltilmesi

Elektron demet tedavisinde, tedavi kon bitiminin cilt yiizeyine paralel olmamasi siklikla
karsilagilan bir problemdir (Kon bitimi: Referans SSD’deki demet eksenine dik olan

diizlem olarak tanimlanir). Bu diiz olmayan hava bosluklar1 bazen egimli ylizeyin

26



fazlaca bombelesmesinden olusabilir. Béyle durumlarda en yaygin uygulama; doz
dagiliminin ters kare diizeltmesini, gercek ya da efektif elektron kaynagindan c¢ikan
cizgiler boyunca olan doz dagilimina uygulayarak hesaplamaktir. Bu diizeltme
sonucunda, egimli kontiir i¢in rdlatif derin doz dagilimi hemen hemen degismeden kalir
fakat dozun mutlak degeri, demet diverjansi nedeniyle her derinlikte azalir. Ne yazik ki
bu metod demet oblikliginden kaynaklanan yanal sacilmalardaki degisikligin nedeni
hakkinda bilgi vermez. Ekstrand ve Dixon, bu konuyu acgiklifa kavusturup, demet

oblikliginin;

a) Maksimum derin dozdaki yanal sagilmay1 arttirdigini,
b) Diaksimum U ylizeye dogru kaydirdigini ve
¢) Derine dogru giriciligi azalttigini géstermislerdir. Bu etkiler, sekil 2.14'te acik¢a

gorlilmektedir.

% Derin Doz
120

TN

|
br

=5 "E ¥
Defnlik 0zm

Sekil 2.14 9 MeV elektron demeti i¢in obliklik agisiyla derin dozdaki degisimin grafigi
(Khan 1994)

Genis elektron demetleri, birbiri ile bitisik olan dar aralikli demet veya c¢ok sayida
kalem demetin toplanmasiyla gosterilebilir. Demet, hasta yiizeyine oblik bir agiyla

geldiginde, biiyiikk derinlikteki noktada az sacilma olurken, si1g derinlikteki noktada
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bitisik kalem demetlerinden sagilmalar, yana dogru daha biiyiik olur. Bu durum, sekil
2.15’te gosterilmistir. Demet dagilimindaki bu degisiklikler nedeniyle s1§ derinliklerde
dozun artmasi ve biiyiik derinliklerde dozun azalmasi beklenir. Ancak demet diverjansi
nedeniyle kon bitimi ve ylizey arasindaki hava boslugu, obliklik agisiyla artarken doz,
ters kare kanununun etkisiyle her derinlikte azalir. Bu ylizeyden oblik gelen demetin
etki ettigi bir noktadaki derin doz, hem “kalem demet sagilma etkisi’nden hem de demet

diverjansindan etkilenir.

Sekil 2.15 Kalem demetin, obliklik agisi1 ile degisiminin rolatif oryantasyonunun nasil
olduguna iliskin sematik bir gosterim (Khan 1994)

Paralel bir demet icin, bu etki daha sig noktalarda dozu arttirir ve obliklik agisi artarken, artan
derinliklerde doz azalir

Sekil 2.16'da, goglis duvari tedavisinde kullanilan diizenek goriilmektedir. Demet,
egimli ylizeye dik geldiginden kon bitimi ve yiizey arasindaki hava boslugu, obliklik
acist ile artar. Diiz yiizeyli fantom {izerine normal bir sekilde gelen demetin SSD’si f
iken, Do(f,d) ise d derinligindeki dozdur. Kon, gogiis duvarma yerlestirildiginde, derin
doz D (f+ g,d);

D (f+gd) =D, (f,d) [%J x OF (8,d) 2.4)
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seklinde verilir. Burada g, hava boslugu ve OF (8,d) kalem demetin obliklik faktorii.
Eger demet agis1 @, efektif kaynak konumu ile derin doz noktasi arasindaki mesafede
(ylizey degismeden) degisiyorsa, OF(#,d) derin doz noktasindaki degisiklikleri hesaba

katar.

Fawvnak
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Sekil 2.16 Egimli yiizey gogiis duvari 1sinlamasinda bir gésterim (Khan 1994)

Bir nokta i¢in, g gap'i ve d derinligi, fon c¢izgisi (efektif kaynak noktasina birlestirilen ¢izgi) boyunca
lgiilmiis. @, egimli yiizeyin egimi ve fon cizgisi arasindaki agidir. Kon bitimi ve fantom arasinda
olmayan hava boslugu ve normal gelen demet ile referans set up sagdaki sekilde gosterilmistir

Obliklik faktorii 45”’ye yaklasan ya da gecen agilarda anlam kazanir. Ornegin 9
MeV’lik demetteki 60°°lik obliklik, dpaksimem’un yaklasik 0,5 cm kaymasi ve %80°lik
derin dozun 1,5 cm kaymasi, dmasimum’da OF'nin 1,18 olmasina neden olur. Tabiki
verilen klinik bir durumda, egimli yilizeyden kaynaklanan biiyiik hava bosluklar
olustugunda bu etkiler, ters kare kanunu etkisiyle birlestirilir. Khan, obliklik faktoriini
30°, 45° ve 60° obliklik acilarindaki enerji ve derinligin bir fonksiyonu olarak

belirlemistir. Bu veriler, Cizelge 2.2'de sunulmustur. Derinlikler, w(cm)’yi
yaklagik olarak veren (sudaki) pratik menzile gére normalize edilmistir. Cizelgenin 1.

stitundaki Ri degerleri, verilen enerjiler i¢in, R, ile ¢arpilarak derinlige ¢evrilebilir. Bu
p
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obliklik faktdrleri, oblik gelen bir demetin etki ettigi yerdeki dozu hesaplamak i¢in 2.4
esitligi kullanilabilir.

Cizelge 2.2 Elektron demetleri i¢in obliklik faktorleri (Khan 1994)

E, (MeV)
2R, 22 | 18 | 15 | 12 | 9 | 6
(@) @ =30°
0.0 1.00 0.98 0.98 1.00 0.94 1.01
0.1 1.00 1.00 1.00 1.00 1.00 1.08
0.2 1.00 1.00 1.01 1.02 1.05 1.11
0.3 1.01 1.00 1.02 1.03 1.05 1.06
0.4 1.01 1.01 1.02 1.00 1.00 0.96
0.5 1.00 1.00 0.98 0.96 0.92 0.86
0.6 0.95 0.94 0.92 0.90 0.86 0.79
0.7 0.92 0.90 0.87 0.86 0.86 0.83
0.8 0.93 0.85 0.82 0.90 1.00 0.96
0.9 1.09 1.00 1.20 1.11 1.44 1.00
1.0 1.42 1.54 1.50 1.50 1.30 1.00
(b) @ = 45°
0.0 1.03 1.02 1.03 1.05 0.98 1.14
0.1 1.03 1.04 1.04 1.06 1.10 1.14
0.2 1.05 1.06 1.07 1.11 1.12 1.12
0.3 1.06 1.07 1.09 1.09 1.05 1.07
0.4 1.04 1.04 1.04 1.01 0.93 0.92
0.5 1.00 0.99 0.92 0.92 0.80 0.77
0.6 0.93 0.90 0.86 0.82 0.70 0.69
0.7 0.84 0.84 0.82 0.77 0.70 0.76
0.8 0.87 0.83 0.85 0.86 0.83 1.10
0.9 1.30 1.00 1.43 1.20 1.40 1.46
1.0 2.17 2.31 2.19 2.50 2.00 2.14
(b) @ =60°
0.0 1.06 1.06 1.10 1.14 1.14 1.30
0.1 1.10 1.12 117 1.20 1.23 1.21
0.2 1.12 1.14 1.15 1.16 117 1.08
0.3 1.07 1.07 1.07 1.02 0.98 0.90
0.4 1.00 0.96 0.93 0.86 0.79 0.70
0.5 0.87 0.84 0.79 0.74 0.67 0.56
0.6 0.75 0.74 0.69 0.63 0.58 0.51
0.7 0.70 0.68 0.67 0.62 0.57 0.56
0.8 0.75 0.71 0.67 0.74 0.77 0.87
0.9 1.21 1.00 1.29 1.14 1.60 1.40
1.0 2.31 2.46 2.75 3.0 3.2 2.45
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Kontur iizerindeki kalem demetinin hesabi icin bilgisayar algoritmasi gelistirilmistir.
Diverjans diizeltmesi; kalem demetlerinin merkez eksenleri (efektif kaynak noktasina
birlestirilen ¢izgi boyunca) siraya dizilerek ve doz dagiliminin fantom yiizeyine gelen
demetin dpaksimum Una normalize edilmesiyle yapilmistir. Sekil 2.17°de, kalem demet
algoritmast kullanilarak hesaplanmig doz dagilimi ile silindirik polyester fantom

kullanilarak 6l¢tilmiis doz dagilimi karsilastirilmistir.

1
1
1
]
r
i
"

Sekil 2.17 Silindirik polyester fantoma gelen demet i¢in hesaplanmis (kesikli egri) ve
Olciilmiis (koyu egri) izodozlarin karsilagtirilmasinin sekli (Khan 1994)

Keskin ylizey diizensizlikleri, yiizeyin altinda sagilmadan kaynakli sicak ve soguk yerler
olusturur. Sekil 2.18'de gosterildigi gibi elektronlar, sagict ortamlara bagli olarak farkl
doz dagilimlar olusturur. Pratikte, keskin kenarlar bolusla yumusatilabilir. Eger bolus
demetin giriciligini azaltmak i¢in kullanilirsa, bu kenarlar sekil 2.18'de gosterilen etkiyi

minimuma indirmek igin inceltilebilir (Khan 1994).
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Sekil 2.18 Keskin ylizey diizensizliginin elektron demetinin izodoz dagilimina etkisinin
sekli (Khan 1994)

2.2.8 Doku inhomojeniteleri

Elektron demet doz dagilimi, kemik, akciger ve hava kaviteleri gibi doku
inhomojenitelerinin varliginda 6nemli bir sekilde degisir. Artan sagilma etkilerinden
dolay1, kiigiik inhomojenitelerin etrafindaki veya i¢indeki doz dagilimimi tanimlamak
cok zordur. Bununla birlikte, biiyiik ve sabit kalinliklar i¢in, inhomojenite disindaki doz
dagilimi, esdeger kalinlik (CET) metodunun uygun kullanimi ile diizeltilmistir. Verilen
bir inhomojenitenin z kalinligiin azalimi, suyun azalimina (z x CET) esit olarak kabul
edilmistir. Verilen herhangi bir materyal icin CET degeri, suya gore elektron
yogunlugunu (elektron/ml) verir. Inhomojenitenin arkasindaki efektif derinlikteki (degr)

doz, asagidaki baginti ile hesaplanmustir.
der=d—2z (1 - CET) (2.5)
Burada d, 6l¢iim alinan P noktasinin yiizeyden olan gercek uzakligidir. Derin doz, su

icin efektif derinlikteki derin doz dagilimli verilerden okunmustur. Dolayisiyla burada

ters kare kanunu diizeltmesi uygulanmistir, yani;
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f+d ’
T .d | burada f efektif SSD’dir (Khan 1994).

2.2.8.1 Kemik

Mandibula’nn arkasindaki doz i¢in CET metodu, hastadaki invivo dl¢timleriyle iyi bir
uyum i¢indedir. Sik1 kemigin(6rnegin, mandibula) suya gore elektron yogunlugu (veya
CET’1), 1.65 olarak alinmistir. Stingersi kemik i¢in, elektron yogunluklar1 suyunkinden
cok farkli degildir (6rnegin, 1.1 g/em’® yogunluklu sternum -gogiis kemigi- gibi) ve bu

nedenle CET, uyumlu bir metodtur (Khan 1994).

2.2.8.2 Akciger

Akciger inhomojenitesinin problemi, birka¢ arastirmaci tarafindan calisilmaktadir.
Kopeklerin akcigerlerindeki (invivodaki) Ol¢limlerin sonuglari, CET’in akcigerdeki
derinlikle degisiminin 6nemli oldugunu gdstermistir. Bu, bir su—mantar sistemi igin
(goglis duvart ve akciger arayiizii simiilasyonu) sekil 2.19 ile oOrneklenmistir.
Araylizeyin yanindaki doz, diisiik yogunluklu mantardan azalan sacgilmalardan dolay1
azalmustir. Belirli derinlik disinda, giriciligin artmasiyla azalan sagilmalar yakalanirken

mantar i¢in doz, (suda dl¢iilmiis) referans egriye gore artmaya baslar (Khan 1994).
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Sekil 2.19 Su-mantar ve su fantomlarindaki derin doz dagilimlarinin grafigi (Khan

1994)
CET degerleri, bu verilerden hesaplanabilmistir. CET = X,;/X,(18 MeV Elektronlar, SSD = 58 cm,
14x7 alan)

Béylece, akcigerin CET degerleri, genellikle akcigerdeki derinlige baglhdir. Invivodaki
Olcimlerden saglanan CET degerleri icin deneysel esitlikler, bu degisimin hesaba
katilmasiyla elde edilmistir. Ortalama akciger CET degeri 0,5 olarak onerilmektedir.
Antropoformik fantomlardaki en son oOlglimler; elektron yogunluguna temellendirilmis
bir CET degerinin ¢esitli goglis duvart 1sinlamalar1 i¢in derin dozu yaklasik %10

dogrulukla verdigini géstermistir.

Akcigerin rolatif elektron yogunlugu, kiitle yogunluguna esit olabilmektedir. BT li
caligmalar, akcigerin elektron yogunlugunun, suya goére 0.20 ile 0.25 arasinda
degistigini gdstermistir. Bu nedenle eger CET, elektron yogunluguna esit 6nerilmisse;
2.5 oesitligi, akciger yogunlugu esdegerinin hesabinda kullanilabilmektedir.

Sekil 2.20°de kalem demetin kullanilmasiyla elde edilen diizeltilmis ve diizeltilmemis
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1izodoz dagilimlarinin Ornekleri gosterilmistir. Diizeltilmis doz dagiliminda, efektif

derinlik; akciger yogunluguna esit olarak kabul edilen CET degeri ile hesaplanmustir.

Sekil 2.20 Gogiis Duvarinin elektronlarla 1ginlanmasinin gosterimi (Khan 1994)

Rutin tedavi planlamalarinda yukaridaki metodlardan herhangi birisi tahmini olarak
kullanilabilmektedir. Agikg¢asi, tam olarak hesaba katilmayan sacilma etkileri igin
deneysel bir sekilde saglanan bazi CET'ler veya elektron yogunluguna temellendirilmis

efektif derinlik hesab1; sadece kaba bir tahmindir (Khan 1994).

2.2.9 Bolus ve sogurucularin kullanimi

Bolus,
a) Diizensiz bir ylizeyi diizlestirmek
b) Bolus kullanilan alanda elektronlarin giriciligini azaltmak

¢) Yiizey dozunu arttirmak i¢in genellikle elektron demet tedavisinde kullanilir.
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Idealde, bolus materyali, durdurma giicii ve sagilma giicii, bakimindan doku esdegeridir.
Bolustaki derin doz dagilimi ve sudaki derin doz dagilimi karsilastirilarak verilen bolus
materyali, kontrol edilmelidir. Eger dereceli faktor gerekirse, bu durum

belgelendirilmeli ve bolus kullanilirken tedavi planlama sistemindeki kullanilmalidir.

Birgok ticari olarak elde edilebilen materyaller, bolus olarak kullanilabilir, 6rnegin;
parafin mum, polyester, likit ve superflab. Elektron boluslama, bu maddelerin
bazilarinin kullanigsizlig1 bazi literatiirlerde ele alinmustir. Literatiirlere gore, superflab
boluslama i¢in ¢ok uygun bir materyaldir. Bu materyal; saydam, esnek ve hemen hemen

su esdegeridir.

Diisiik atom numarali malzemeden olugsmus levha, (6rnegin likit ve polyester) bazen
elektron demeti enerjisini azaltmak i¢in kullanilmistir. Bu levhalar, yavaslaticilar olarak
bilinirler. Yavaslatici, bolus gibi hasta ylizeyi ile yakin temas halinde yerlestirilmelidir.
Sogurucu ve ylizey arasindaki genis hava bosluklari, dozda azalmaya neden olur. Bu
indirgenmenin derecesi, bu sartlar i¢in spesifik olarak 6l¢iilmedik¢e tahmin edilemez.

Bu nedenlerden dolayi, ylizeye uyan esnek bolus daha ¢ok tercih edilir (Khan 1994).

2.2.10. Alan sekillendirme

Elektron demeti tedavilerinde bazen biiyiik alan sekillendirmesine gereksinim duyulur.
Tedavi edilecek dokunun etrafindaki saglam doku ya da organlar1 korumak igin tedavi
edilecek bolge kursun bloklarla sinirlandirilarak — sekillendirilir.  Bu  kursun

sekillendiriciler, ya direkt cildin iistiine ya da tedavi konunun bitimine yerlestirilir.

Diisiik enerjili elektronlarda (<10MeV) yeterli koruma i¢in 5 mm’den daha az bir

kursun kalinligina ihtiyag vardir (6rn.%5 gecirgenlik). Bu kalinliktaki, kursun tabakalar
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sekillendirilerek uygulanacak yiizeye daha uygun hale getirilebilirler ve bdylece cilt
ylizeyine dogrudan yerlestirilebilirler. Daha yiiksek enerjili elektronlar i¢in, kullanilan
kursun tabakalarin kalin olmasi gerekir, ancak, bu tabakalar kolaylikla
sekillendirilemezler. Ayrica bu agir ve kalin maskeler, hastay1 rahatsiz edebilir. Bu
sorun, Lipowitz’den elde edilen koruma bloklarinin, aplikatorlerin (kon veya

trimmerin) sonlarina yerlestirilmesiyle giderilir (Khan 1994).

2.2.11 Elektron enerjilerinin tayini ve 6l¢iimii

Elektron demeti hizlandirict penceresine varmadan once mononenerjik sayilmasina
ragmen, fantom yiizeyindeki enerjinin bir spektrumunda alinan demette, elektronlar;
cikis penceresi, sagici foil, monitor iyon odalari, hava ve diger maddelerden gecerken,
rastgele enerji azaliminda olan elektronlar1 eski seviyesinden daha asagi bir duruma
diistirmiis olur. Fantomda, enerji demetinin yayilimi ve azalimindan uzak derin bir yer

secilir (Sekil 2.21).
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Fantom

Sagici foil Pencere = Hizlandirict
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(b)
Sekil 2.21

a) Enerji demetinin, hizlandiric1 kolimator sistemi ve fantom sisteminde
izledigi yolun sematik gosterimi. b) Hizlandirici kolimator sistemi ve
fantom sisteminden gecen demetin enerjisi (E) ile elektron akisinin (@ )
grafigi (Khan 1994°ten degistirilerek alinmigtir)

(a) Hizlandiric1 penceresine ulasmadan once var olan elektron demetinin enerji dagilimi, (0) fantom
yiizeyindeki enerji dagilimi ve (z) fantomda z derinligindeki enerji dagilimi
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a) En olasi enerji

Nordic Association of Clinical Physical (NACP 1980), 2.6 bagintisinda kullanilan ve
fantom yiizeyindeki (Sekil 2.20°de spektrum pikinin konumuyla tanimlanmais) (E,)o, en

olas1 enerjinin tayininde tavsiyelerde bulunmustur.
(Ep)o=Ci + C2 R, + C3R, (2.6)

Rp’nin yeri, sekil 2.12°de tanimlanan santimetredeki pratik menzildir. Su i¢in, C; = 0,22
MeV, C,=1,98 MeV cem’” ve Cs = 0,0025 MeV cm’ . NACP’nin diger tavsiyeleri ise,
menzil 6l¢limleri i¢in alan boyutlari, ¢ok yiiksek enerjiler i¢in 20 x 20 cm’den daha az

olmamali, 10 MeV’e kadar enerjiler i¢in 12 x 12 cm’den daha az olmamali seklindedir.

Menzilin belirlenmesi i¢in, iyon odalari, diyodlar veya film kullanilmistir. Menzil
Olgitimleri, genellikle derin iyonizasyon egrisi kullanilarak yapilmasina ragmen sonug,
derin doz egrisi kullanilarak elde edilmis olanindan ¢ok az farklidir. Pratik menzil, Rp,
sekil 2.12°de gosterildigi gibi, egrinin azalan lineer kisminin tegeti ile ekstrapole
edilmis background’un kesistigi (i¢cbiikeylikten dis biikeylige gecis noktasinda) yerin

oldugu noktanin derinligidir.

2.3 esitligi geregince, menzil tanimlanmadan Once demet diverjansi icin derin
f+z)
iyonizasyon egrisinde her bir nokta diizeltilmistir. Diizeltme faktdri, [Tj dir.

Burada f, efektif kaynak-yiizey mesafesi, z ise derinliktir. Ancak R,’deki bu diizeltme,
doz doniisiim faktoriiniin iyonizasyona etkisi acisindan klinik olarak 6nemli degildir

(Khan 1994).
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b) Elektron demetinin ortalama enerjisi

Fantom yiizeyindeki E,, elektron demetinin ortalama enerjisi, 2.7 bagintisinda Rs ile

iligkilendirilmistir.
E,=C4 Ry (2.7)

AAPM TG-21 Protokolii, C4’lin degerini 2.33 MeV olarak tavsiye etmistir. Ancak, son
zamanlarda Rogers ve Bielajew’in (1986) Monte-Carlo hesaplamalari, C4’lin degerinin

2.4 MeV’e yakin oldugunu gostermistir (Khan 1994).
¢) Derindeki enerji

Harder (1965), en olas1 enerjinin ve spektrumun yaklasik olarak ortalama enerjisinin
derinlikle lineer bir sekilde azaldigin1 gostermistir. Bu, 2.8 bagimntisi ile ifade edilmistir

ve yaklasik olarak 2.9 bagintisina dontistiiriilmiistiir (Khan 1994).

(E,), =(Ep)0(l—Ri) 2.8)

p

E. = Eo(l —Ri) 2.9)

2.9 esitligi, dozimetrede Onemlidir ¢linkii sogurulmus doz Olglimleri alinirken iyon

odasinin yerini saptamada ortalama elektron enerjisine ihtiya¢ vardir (Khan 1994).
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2.2.12 Elektron doz verimlerinin hesaplanmasinda kullanilan terimler

Radyoterapi uygulamalarinda kullanilan lineer hizlandirict cihazlarinda farkl
enerjilerdeki elektronlarin giinlik doz verimini Slgmek igin elektrometre, farkl
kalinliklarda kat1 su fantomlar1 ve secilen elektron enerjisine uygun iyon odasi

kullanilir.

Eger segilen elektron enerjisi ;

Iéo < 5 MeV ise paralel plakali iyon odasi
5< E_0 < 10 MeV ise paralel plakali veya silindirik iyon odasi

E_O > 10 MeV ise silindirik iyon odast kullanilmalidir (Dirican 2002).

Siemens Primus Mid Energy M5006 lineer hizlandirici cihazindaki 5, 7, 8, 10, 12 ve 14
MeV enerjili elektronlarin doz verimi, maksimum doz derinliklerinde (gizelge 2.3) ve
referans kosullarda (10x10 alan boyutlar1 ve 100 cm kaynak-cilt mesafesinde)
Ol¢iilmektedir (Sekil 2.22). Isinlama belli sayida MU ile yapilarak giinliik doz verimleri
elde edilmektedir. Olciim yapilan ortamdaki sicaklik (t°C) ve basing (p mbar) degerleri
elektrometreye girilmekte veya doz verimi hesaplanirken Cy, diizeltme faktorii
kullanilmaktadir. Elektronlarda giinliik doz verimi, Uluslararasi Atom Enerjisi Ajansi
(IAEA)’nin Teknik Raporlar Serisi (TRS No.277) 277 numarali protokolii esas alinarak
2.10 nolu formiil ile hesaplanmaktadir (IAEA, 1987).

Dmax = Mort . Ctp . ND . Sw,air . Pu . hm . Pcel (210)

(273,16 +1) X 1013

o = 2.11
(273,16 + 20) p) 11)

Np = Nk (l'g) km katt (2 12)
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M, = Okuma degeri (Elektrometreden alinan okumalarin ortalamast)
Cyp = Sicaklik-basing diizeltmesi
Np = Sogurulan doz i¢in kalibrasyon faktorii
Nk = Iyon odalarinin hava-kerma kalibrasyon faktérii (Her iyon odast i¢in Sekonder
Dozimetri Laboratuar1 (CNAEM) tarafindan hazirlanan sertifikalarda bulunan
kalibrasyon faktoriidiir)
g = Bremsstrahlung kesri
km = Iyon odasinin duvarmin ve build-up cap materyalinin hava esdegeri olmamasi
durumunda dikkate alinan faktor
kqt = Kalibrasyon amaci ile 1ginlanan iyon odasinin duvarlarinda meydana gelen
azalmay1 (sogurma ve sagilmay1) hesaba katan faktor
Sw.air = Sudan havaya durdurma giicii orani (¢izelge 2.3)
P, = Pertiirbasyon faktorii; iyon odasinin duvar materyalinin ve hava kavitesinin suya
esdeger olmamasi durumunda dikkate alinan bir faktor (¢izelge 2.3)
h;,, = Kullanilan fantom materyalinin su esdegeri olmamasi durumunda dikkate alinan
faktor
P.a= Iyon odasinin merkezi elektrodundaki materyalin hava esdegeri olmamasini

hesaba katan faktordiir (¢izelge 2.3)

~ S
referans alan

SS5D

A T Ty = S " m T
Duz malksimum
derinligi
Fantom

Sekil 2.22 Elektronlarda giinliik doz verimi 6l¢giim geometrisi
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Cizelge 2.3 Farkli enerjili elektron demetleri i¢in dmax, Ry, E_Z, Pu, Sw.air, Pcer degerleri
(TRS No. 277)

E (MeV) dmax (mm) | R, (mm) E_z (MeV) P, Sw.air Peel
5 12 27,81 2,84 0,95997 1,085 1,008
7 16 35,11 3,81 0,96259 1,066 1,008
8 20 42,15 4,20 0,96364 1,065 1,008
10 24 49,34 5,14 0,96619 1,050 1,008
12 27 58,52 6,46 0,96974 1,037 1,008
14 28 67,53 8,20 0,97444 1,023 1,008

2.2.13 Cesitli enerjilerdeki elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda doku
heterojenitesinin etkisi

Tedavi edilen bolgeye bagli olarak elektron demetinin etkilestigi dokular ayni tedavi
alaninda farkliliklar gosterebilir. Tedavi alanindaki bu yapilarda doz dagilimini
etkileyebilecek hava bosluklar1 ve kemik yapilar vardir. Hava bosluklar1 izodoz
egrisinin derinligini arttirmakta, kemik yapilart ise izodoz egrisinin derinligini
azaltmaktadir. Elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda sadece heterojenite etkisi

incelendiginde bu durum gozlenebilmektedir.

Elektron demetlerinin erisim mesafeleri kisa oldugundan biitiin bu diizensizlikler, doz
dagilimlarinda tedavi kalitesini etkileyecek ve radyoterapide hasta dozunun gerekli

tolerans limitleri i¢cinde hastaya verilmesinde sorun yaratacak bir seviyede olabilir.

2.2.14 Cesitli enerjilerdeki elektron demetlerinin degisen gantri acilarinda %DD

egrileri i¢cin 151nlama

Tedavi edilen bolgenin viicut yiizey smirlart diizgiin olmayabilir. Elektron demeti ile

yapilan tedavilerde gantri ile tedavi alani1 birbirine paralel olmalidir. Bu nedenle diizgiin
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olmayan yiizeylerde ve riskli organlarin tedavi alanina girmesinin istenmedigi
durumlarda zaman zaman demetin yoni degistirilebilmektedir. Fakat demetin yonii
degistiginde elektron enerjisinin giriciligi degisebilmektedir. %100 izodoz egrisinin
gectigi derinlik (dmax) ve elektron pratik menzili (R,) degisen gantri acilarinda degisim
gosterebilecek parametrelerdir. Degisen elektron enerjileri ile de bu degisim daha da

artabilmektedir.

2.2.15 Meme tedavilerinde elektron demetlerinin kullanim yerleri

Gilinlimiiz radyoterapi uygulamalarinda meme karsinoma tanili hastalar kayda deger bir
yer tutmaktadir. Bu hastalarin biliylik ¢ogunluguna modifiye radikal mastektomi
operasyonu sonrasi adjuvant kemoterapi ve radyoterapi uygulanmaktadir. Sec¢ilmis
hastalarda meme koruyucu cerrahi yontemleri giderek yayginlagmaktadir. Genellikle,
supraklavikular fossa lenf nodu bolgesine yonelik 6n alan, aksilla arka alan ve gogiis
duvarina yonelik tanjansiyel ig-dis alanlar kullanilarak x-i1ginlart ile radyoterapi

uygulanmaktadir.

Elektron tedavisinin, meme koruyucu cerrahide ¢ikarilmis tiimor yatagina boost dozu
uygulamasinda ve primer tiimorii ve aksillar lenfatikleri alinmis hastalarin, ylizeyel
subklinik lezyonlarmin tedavisinde oOnemli bir degeri vardir. GoOgiis duvarina
radyoterapi, yalniz elektron, elektron-foton veya degisik enerjili elektron

kombinasyonlarindan biriyle planlanabilir (Perez, 2004).

Bilgisayarli tomografi ve 3-boyutlu planlama, goglis duvart kalinliginin dl¢timiinde
miitkemmel bir ara¢ olup, tedavi edilecek hacmin ve uygun enerjinin se¢ciminde yardimci

olur (Perez, 2004).
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2.2.16 Bas-boyun tedavilerinde elektron enerjilerinin kullamim yerleri

Radyoterapi uygulamalarinda bas-boyun bolgesi kanserlerinde posterior servikal lenf
nodu grubu tutulumu halinde medulla spinalis tolerans dozu x-1smlar1 ile uygulanan
radyoterapi dozunu smirlamaktadir. Ek doz uygulamasi i¢in uygun enerjilerdeki

elektron demetleri kullanilmaktadir.

Elektron 1ginlar1, oral kavite, orafarenks, hipofarenks veya supraglottik larenks’in lateral
yerlesimli tiimdrlerinin tedavisinde, ya tek baslarma kullanilir ya da siklikla yiiksek

enerjili eksternal foton 1ginlartyla veya brakiterapi ile kombine edilirler (Perez, 2004).
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3. MATERYAL ve YONTEM

3.1 Materyaller

3.1.1 Lineer hizlandirici cihazi (Siemens Primus Mid Energy M5006)

Bu calismada lineer hizlandirict olarak Siemens Primus Mid Energy M5006 lineer
hizlandirict cihaz1 kullanilmigtir. Bu hizlandirict 6 MV ve 15 MV enerjili foton
demetleri ve 5, 7, 8, 10, 12 ve 14 MeV enerjili elektron demetleri iiretebilme 6zelligine
sahip ayrica tedavi kafasinda c¢ok yaprakli kolimator sistemi bulunan bir cihazdir

(Sekil 3.1).

Sekil 3.1 Siemens Primus Mid Energy M5006 lineer hizlandirici cihazi

Baglangicta tungsten flamanin 1sitilmasi sonucu termoiyonik yaymim ile olusan

elektronlar, elektron tabancasindan 50 keV enerji ile hizlandirict tiip i¢ine gonderilir.
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Elektronlar, sisteme bagli magnetronun {irettigi 3000 MHz frekansh elektromanyetik
dalgalar ile hizlandirilarak istenilen enerjilere ¢ikartilirlar. Uretilmis olan yiiksek enerjili
bu ince elektron demeti bir sacici foil ile genis bir elektron demeti haline getirilerek
direkt olarak kullanilabilecegi gibi sagici foili gegmeden bir hedefe carptirilarak yiiksek
enerjili x-1s1nlar1 tiretilmesinde de kullanilabilirler. X-1511 olusturmak i¢in elektronlar,

su ile sogutulan transmisyon tipi tungsten bir hedefe carptirilirlar.

Siemens Primus Mid Energy MS5006 lineer hizlandiricinin i1ginlama kafasi iginde
sirastyla tungsten hedef, hareketsiz birincil kolimatorler, fotonlar i¢in diizlestirici filtre,
elektronlar i¢in ince ve diiz olarak tasarimlanmis sacici foil, iki iyon odasi, 28 ¢ift liften
olugsan multilif (¢ok yaprakli) kolimator sistemi ve 1s1n alani ile ayni alani aydinlatmak

icin kullanilan ayna sistemi bulunur.

Lineer hizlandiricinin tedavi kafasimin 360° derece, kolimator sisteminin 360° ve tedavi
masasinin £ 90° rotasyon yetenegi vardir. Bununla birlikte tedavi masasi diisey, ileri-
geri ve yatay dogrultularda hareket edebilir. Hastanin konumunu sabitlemek ig¢in
kullanilan karsilikli paralel 2 yatay ve 1 sagital lazer ve kaynak cilt mesafesini gosteren
1s1kl1 bir gosterge meveuttur. Olusturulabilecek alan boyutlar;, maksimum 40x40 cm®

minimum 2x2 cm? ile sinirlandirilmstir.

3.1.2 Bilgisayarh tomografi simiilator cihazi (Siemens Somatom Emotion Duo)

BT sayesinde tiimor dokusunun yapisal ve islevsel tanimlanmasi eksiksiz bigimde
yapilarak tedavi edilecek hedef alan (tlimorlii bolge) tam dogrulukta saptanabilmekte ve
saglam dokular en yliksek oranda korunabilmektedir. Bu sayede radyoterapiye baglh
beklenen yan etkiler diger planlama yontemlerine gore daha diisiik olmaktadir. Ayni
zamanda tiimore daha yiiksek ve daha giivenilir doz 151 verilebilmesine imkan

saglamaktadir.
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BT cihazlarina simiilasyon islevi de eklenerek olusturulan BT-simiilator ile kanser
hastalarinda anatomik ve metabolik yapilarin tamami temel alinarak daha dogru ve
duyarli tedavi simiilasyonlar1 yapilabilmektedir. BT-Simiilator ile planlama g¢ok kisa
sirede gerceklesmekte ve bdylece hasta uzun silire sabit bir masada yatirilarak
bekletilmemektedir. BT-Simiilatér'den elde edilen goriintiiler, planlamaya sayisal
ortamda aninda (on-line) aktarilmakta, film ¢ekim ve banyosuna gerek kalmamaktadir

(Sekil 3.2).

20/01/200

Sekil 3.2 Siemens Somatom Emotion Duo bilgisayarli tomografi simiilator cihazi

BT’ye entegre edilen yazilim ve lazer sistemi ile hastalarin ii¢ boyutlu goriintiilenmesine ve buna
dayanarak tedavi planlama bilgisayarina iletilmek iizere hastalarin BT goriintiilerinin alinmasini saglayan
BT simiilator.

3.1.3 Termoliiminesans Dozimetre (TLD)

[letkenlik bandi ile degerlik bandi (valans band) arasinda, kuantum teorisine gore
yasaklanmis olmasina ragmen kristaldeki yap1 bozukluklar1 veya kristal i¢inde yabanci

atomlarin bulunusundan dolay1 meydana gelen ara enerji durumlar1 vardir. Bu ara enerji
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durumlar1 holler veya elektronlar icin tuzak olarak davranmaktadir. Kristalin
radyasyonla uyarilmasi sonucu bu ara durumlara gecen holler veya elektronlar
sekil 3.3.a’da goriildiigii gibi bu tuzaklara yakalanirlar. Iletkenlik bandindaki
elektronlarin bir kismi carpismalar yolu ile enerjilerini kaybederek ya valans bandina
geri donmekte ya da yasak bolgede elektron tuzaklarina yakalanmaktadirlar. Bu gegisler
degerlik bandinin hemen iizerinde yer alan hol tuzaklari i¢in de miimkiindiir.
Tuzaklanan elektron sayist sogurulan radyasyon dozu ile orantilidir. Oda sicakliginda
s1g tuzaklardaki elektronlarin bazilari iletkenlik bandina gegebilmektedirler. Fakat derin
tuzaklardakiler uzun siire burada kalmaktadirlar. Madde isitildigr zaman tuzaklar ve
hollerden kacan elektronlar daha diisiik enerji seviyelerine gegerlerken sahip olduklar
fazla enerjiyi goriiniir bolgede 151k olarak yayimlayarak geri vermektedirler. Buna
termoliiminesans (TL) denir (Sekil 3.3.b) Kristalin yaptig1 toplam i1simanin siddeti
tuzaklarda depolanan enerji ile, dolaysi ile kristale gelen radyasyon dozu ile orantilidir

(Dirican 2002).

) Tletkenlik
A | band1 A >

Elektron TL
tuzagi —>
Yasak Enerji foton
Bolgesi Hol A

A
/?\ Tuzag1 - :)\
Q@ | Degerlik
. 4 band1
Iyonlastirict
Radyasyon
a- Ismlama b- Isitma

Sekil 3.3 Termoliiminesans olayinin sematik gosterimi

Bu calismada etkin atom numarasi dokuya esdeger olan TLD-100 olarak adlandirilan
lityum-floriir (LiF) kristalleri kullanildi. Dokunun etkin atom numaras1 7.42, TLD-
100’tn ise 8.14’diir. Ayrica LiF kristalinin 1simlama dozuna olan yanit1 10 mR ile
1000 R arasinda dogrusal, 30 keV ile 1 MeV arasinda radyasyona verdigi yanit farki
yaklasik % 1.25 ve oda sicakliginda dozimetre piklerinde goriilen azalma yilda yaklasik
% 5’dir ( Meri¢ 1998).
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TLD kalibre edilebilmekte ve buna gore bilinmeyen doz oOlgiilebilmektedir. Fakat
TLD’nin daha onceki etkilerinden kurtulmasi gerekmektedir. Bunun i¢in LiF
1sinlanmadan Once standart olarak firinlanmalidir. 400° C’de 1 saat ve sonra 80°C’de
24 saat firinlanir. Yavas 1sitmada 80°C’de 24 saat firinlandiginda egrideki bir ve ikinci
pikler ortadan kaldirilir. Yine 100°C’de 10 dakika firinlama ile birinci ve ikinci pikler
yok olur (Sekil 3.4).

Isik Yayinimi (TL) -190°C
A 80 yil

-105°C
10 saat
5 dakika

»

Zam;n (sn)

NG

0 8 18 2

Sekil 3.4 100 cGy’de 1sinladiktan kisa bir siire sonra 400°C’de bir saat firinlanarak
okunan TLD-100 LiF fosforunun verdigi tipik 1sinlama egrisi (Bor 2003)

TLD-100’lin 151ma egrisinde 5 karakteristik pik goriiliir bunlardan en uzun yar1 6mre
sahip olan1 190°C’de olan dozimetrik piktir ve radyasyon dozuyla ilgili bilgiyi verir.
Diger piklerin yar1 dmiirlerinin diisiik olmasi nedeni ile kullanilmazlar (Sekil 3.4). TLD-
100’ler, diger TLD tiirlerine gore enerji bagimliliklarinin az, hassasiyetlerinin ytliksek ve
SNR (Signal Noise Ratio, sinyal giiriiltii oran1)’in diisiik olmas1 nedeniyle daha ¢ok
tercih edilmektedir. Efektif atom numaralarinin dokuya yakin olmasi onlarin medikal
uygulamalarda en 6nemli kullanim nedenidir. Kullanilan TLD kristallerinin boyutlari

3,2 mm x 3,2 mm x 0,9 mm’dir.
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3.1.4 TLD okuyucu (Victoreen 2800)

TLD okuyucu radyasyon ile 1smmlanmig TLD kristallerini 1sitarak 1s1ma yapmalarin
saglayan, goriiniir bolgedeki bu 1s1may1 etkin bigimde dlgen, daha sonra TLD kristalini
daha fazla 1sitarak tuzaklarda kalan elektronlar1 tamamen bosaltan ve kristali tekrar
kullanilmaya hazir duruma getiren sistemdir. Bu g¢aligmada Victoreen 2800 TLD
Okuyucu kullanildi. Bu sistem, TLD’lerin 400°C’ye kadar kademeli olarak

1sitilmasindan sonra, TLD’deki dozu okuyan bir sistemdir.

Kristallerin 1sitilmasi i¢in elektrik akimi kullanilmaktadir. Sogurulan 151k, foto ¢ogaltict
tip (PMT) ile Ol¢iilmektedir. PMT, 15181 elektrik akimina ¢evirmektedir. Olusan akim
sayildiktan sonra kaydedici tarafindan kaydedilmektedir (Khan 1994). Bu sistem, temel
olarak yiiksek voltaj kaynagi, 1sitici, 1s1 ile uyarilma sonucu olusan sinyali elektrik
akimma ¢eviren foto ¢ogaltic1 tiip (PMT), yiikseltici ve kaydediciden olusmaktadir
(Sekil 3.4).

Yiiksek Yiikseltici
Voltaj PMT N

A4 -

Kaydedici

TLD
), Omnegi Topraklama
Isitict Giig
Kaynagi

Sekil 3.5 TLD okuyucunun sematik diyagrami

51



3.1.5 Alderson rando fantom

Dozimetrik 6l¢timlerde kati fantom, su fantomu ve insan esdegeri olan fantomlar
kullanilmaktadir. Insan esdegeri olan fantomlardan biri de rando fantomdur (Sekil 3.6).
Rando fantom insan viicudunun esdegeridir. Rando materyalleri, x-151m1 ve elektronlar
icin insan dokusunun esdegeridir. Rando fantomun radyasyona karsi esdegerliligi, en
diisiik teshis enerjisinden en yiiksek tedavi enerjisine kadar biitiin aralig1 icermektedir.
Rando fantomda yumusak doku, kemik ve akcigerler dogal yumusak doku, kemik ve
akciger yogunlugundadir. Yumusak dokular, 1s1 ile sertlesmis ve sentetik bir maddeden
olan rando plastiktir. Etkin atom numarast 7,30 + % 1,25 ve kiitle yogunlugu 0.985 +
%]1,25 g/em”tiir. Akcigerlerin etkin atom numaras: da yumusak dokuda oldugu gibi
7,30’ dur. Fakat kiitle yogunlugu 0,32 + % 0,01 g/cm”’tiir. Rando kemikleri dogal insan
kemikleridir ve insan viicudunda bulunan bosluklar mevcuttur. Insan seklinde olan
fantom dozimetrik uygulamalar ic¢in enine kesitlere ayrilmistir. Her bir kesitte
termoliiminesans dozimetrelerin yerlestirilmesi i¢in kiigiik bosluklar vardir. Dozimetre

bosluklar1 standart 5-6 mm ¢apindadir (Khan 1994).

Sekil 3.6 Insan anatomik esdegeri rando fantom
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3.1.6 Tedavi Planlama Sistemi (TPS) (CMS, XiO Planlama Sistemi)

Bu c¢alismada CMS XiO tedavi planlama sistemi kullanildi. Tedavi planlama sistemi,
saglam dokularin 1sinlama sirasinda az doz almasimi ve tiimér dokusunun mevcut en
yluksek dozu almasmi saglamak i¢in ii¢ boyutlu goriintiilerden planlama yapmay1
olanakli kilan bilgisayarli planlama sistemidir. Sistem, yazici, bilgisayar ve iki-li¢
boyutlu tedavi planlamasi yapabilen bir Linux yazilimindan olusmaktadir. Farkli
enerjilerde, farkli kaynak-cilt mesafelerinde (SSD), istenilen alan boyutlarinda foton ya
da elektron demetleri olusturulup bu demetleri farkli tedavi teknikleri kullanilarak
hastaya yoneltebilmek ve 1sinlanan bolgedeki doz dagilimlarini, bilgisayar ortaminda
elde edebilmek miimkiindiir. Tedavi sirasinda kullanilan her tiirlii filtre ve yardimer
ekipmani (bolus, koruma blogu, blok tepsisi, kama filtre vb) bilgisayar ortaminda
olusturduktan sonra 1sinlama sonucunda dokuda olusacak doz dagilimlarini timor
dokusunun ve yakinindaki saglikli doku ve organlarin alacagi dozu tedavi planlama

sisteminden belirlemek miimkiindiir.

TPS’e, tedavide kullanilan cihazlara ait dozimetrik parametreler sistemin kurulus
asamasinda yliklenir ve cihazin dozimetrik parametrelerindeki degisimlere gore kontrol
edilir. Tedavi planlamasina baglamadan 6nce hastaya ait bilgiler; bilgisayarli tomografi,
simiilasyon filmi, radyografi goriintiisii gibi veriler kaynaklarindan planlama
bilgisayarma aktarilir. Hastanin 1sinlanacak bdlgesinin anatomisi (tlimér hacmi,
1sinlanmasi planlanan hedef hacim ve kritik organlar) radyasyon onkologu tarafindan
cizilir. Istenilen 6zelliklere sahip foton ya da elektron demetleri olusturularak hedef
bolge tlizerine gonderilir. Yazilim, girilen tiim bu bilgileri g6z 6nilinde tutarak istenilen

dozimetrik hesaplamalar1 gerceklestirir.

Tedavi planlama sisteminde planlama yapilirken, hastanin ortogonal diizlemlerdeki

(sagittal, coronal ve transvers) BT goriintiilerini, coklu kesitlerin {i¢ boyutlu
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goriintiisiinii (MPV), DRR ya da BEV goriintiisiinii ve planlanan bélgeye ait DVH

grafigini gésteren pencerelerin tek bir ekranda agilmasit miimkiindiir (Sekil 3.7).

Sekil 3.7 CMS, XIO marka Tedavi Planlama Sisteminde tedavi planlamasinin genel
gorunimu

Sol iist pencerede hastanin coronal yondeki BT kesiti, bir altinda sagital kesiti, sol altta transvers kesiti,
altta ve ortada BEV ya da DRR, sag altta DVH grafigi, iist sagda ise ii¢ boyutlu goriintii bulunmaktadir.
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3.2 Yontem ve Teknikler

3.2.1 Cesitli enerjilerdeki elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda doku

heterojenite etkisi icin 151nlama

Elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda sadece heterojenite etkisinin incelenip
Olclilmesi i¢in Alderson rando fantomun insan viicudunda olabilecek, tiim
heterojeniteleri en iyi sekilde igeren 13-14-15 nolu kesitlerinden olusan fantom
kullanildi. Fantom, BT simiilator cihazinda tedavi kosullarinda 1’er mm kalinliklarla
tarand1. Taranan kesit bilgileri online olarak TPS’e aktarildi. TPS’te planlama yapilmak
lizere taranan kesitlerin dis kontiirleri ¢izildi. Mevcut olan tiim elektron enerjileri igin
akcigerin izodoz dagilimma etkisini incelemek amaciyla 20x20 cm? elektron aplikatorii
ile SSD = 100 cm, G = 0" ve kolimatér = 0 1sinlama kosullarinda tedavi planlama
sisteminden izodoz dagilimlar elde edildi. Elde edilen izodoz dagilimlarindan akciger
dokusunun en iyi goriindiigii kesitte akciger ve yumusak dokudaki izodoz derinlikleri
oliildii. Olgiilen degerler yardimiyla izodoz derinliklerinin cm akciger basma artisi
hesaplandi. Olgiimler aym kesitte 5, 7, 8, 10, 12 ve 14 MeV elektron enerjileri i¢in
tekrar edildi.

Mevcut olan tiim elektron enerjileri i¢in kemigin izodoz dagilimina etkisini incelemek
amaciyla 20x20 cm® elektron aplikatérii ile SSD = 100 cm, G = 0° ve kolimatdr = 0
1sinlama kosullarinda tedavi planlama sisteminden izodoz dagilimlar: elde edildi. Elde
edilen izodoz dagilimlarindan kemik dokusunun en iyi goriindiigii kesitte kemik ve
yumusak dokudaki izodoz derinlikleri &lgiildii. Olgiilen degerler yardimiyla izodoz

derinliklerinin cm kemik basina azalimi hesaplandi.

55



3.2.2 Cesitli enerjilerdeki elektron demetlerinin degisen gantri acilarinda % DD

egrileri icin 1s1Inlama

Elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda sadece gantri agisinin etkisinin incelenip
Olcililmesi i¢in Alderson rando fantom kesitlerinden homojen ve yiizeyi diiz olan kesitler
alinarak BT simiilatorde 5’er mm kalinliklarla tarandi. Taranan kesit bilgileri online
olarak TPS’e aktarildi. TPS’te tedavi planlamas1 yapilmak tizere kesitlerin dis kontiirleri
cizildi. Farkli gantri acilarinda ve farkli elektron enerjilerinde yapilan tedavi
planlamalar1 i¢in izodozlar elde edildi. Mevcut olan en disilik, orta ve en yiiksek
elektron enerjileri secildi. Bunlar 5, 10, 14 MeV’dir. Gantri agilar1 ise sirasiyla OO, 150,
20°, 30", 45" ve 60°degerlerine degistirildi. Biitiin gantri agilar1 i¢in %100-95-90-85-80-
60-50-30-10 izodoz egrilerinin gegtikleri derinlikler belirlendi. Elde edilen bu veriler
yardimiyla %DD egrileri ¢izildi. G = 0°deki %DD egrisi referans alinarak diger gantri
acilarindaki %DD egrileri kiyaslandi. Bu islemler 5, 10, 14 MeV elektron enerjileri igin
ayr1 ayri1 yapildi.

3.2.3 Gogiis duvari isinlamasi

Rando fantomun gogiis duvari radyoterapi planlamasi i¢in, Alderson rando fantomun
gbgiis bolgesini iceren 13-14-15-16-17-18-19 nolu kesitleri BT simiilatér cihazinda
tedavi kosullarinda 5’er mm kalinliklarla tarandi. Taranan kesit bilgileri online olarak
TPS’e aktarildi. TPS’te planlama yapilmak iizere gerekli goriilen yapilar ve hedef
hacim, radyasyon onkologu tarafindan ¢izildi. % 80-85’lik izodoz egrisi, ¢izilen hedef
hacmi kapsayacak sekilde uygun elektron demet enerjisi ve tedavi aplikatorii segilerek
tedavi planlamasi yapildi. Tedavide verilecek giinlik doz ve fraksiyon sayisi TPS’e
girildikten sonra TPS’in hesaplamis oldugu izodoz egrilerine ve DVH’larina bakilarak
uygun tedavi plan1 belirlendi. Yiizey diizensizligini gidermek ve riskli organlar tedavi
disinda birakmak amaciyla gantriye a1 verilerek 3 farkli tedavi planlamasi yapildi. Bu 3

farkli tedavi plan1 2 farkli elektron enerjisi igin tekrar edildi. Tedavi plani segilirken
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hedef hacmin maksimum, riskli organin minimum diizeyde doz almasina dikkat edildi
(Meme tedavisi i¢in riskli organ akcigerdir). Gantri agist sabit iken degisen elektron
enerjilerinde (5 ve 7 MeV), hedef hacim ve riskli organin aldig1 dozlara bakildi. Daha
sonra enerji sabit iken degisen gantri agilarinda (14°-0°-346") hedef hacim ve riskli
organin aldig1 dozlara bakildi. Hedef hacim maksimum diizeyde doz alirken riskli
organin aldig1 doz da yiiksek olabilmektedir. Bu nedenle belirlenen planlarin
DVH’larina, radyasyon onkologlar: ile birlikte bakilarak en uygun planlamaya karari
verildi. Karar verilen tedavi planinin uygulanmasi i¢in TPS’deki set-up ve 1sinlama
bilgileri tedavi cihazina aktarildi. TPS’teki dozlar ile TLD Odlgiimlerini kiyaslamak
amaciyla rando fantomun i1sinlama alani igerisindeki kesitlerinde belirlenen noktalara
TLD’ler yerlestirildi. Rando fantom, Siemens Primus Mid Energy M5006 lineer

hizlandirici cihazinda bu kosullarda 1sinlandi.

Tedavide verilecek giinliik doz ve fraksiyon sayist TPS’e girildikten sonra Tedavi
Planlama Sisteminde belirlenen noktalardaki dozlar TPS’ten okundu. TPS’te belinenen
bu noktalara yerlestirilen TLD’ler 1ginlandiktan sonra, Victoreen 2800 TLD okuyucuda
okundu. Olgiimler 3’er kez yapildi ve ortalama sonuclar alindi. Elde edilen degerler

karsilagtirildi.

3.2.4 Bas-boyun boost 1sinlamasi

Bas-boyun boost radyoterapi planlamasi i¢in, Alderson rando fantomun bas-boyun
bolgesini igeren 5-6-7-8-9-10-11-12 nolu kesitleri BT simiilatér cihazinda tedavi
kosullarinda 5’er mm kalinliklarla tarandi. Taranan kesit bilgileri online olarak TPS’e
aktarildi. TPS’te planlama yapilmak tizere gerekli goriilen yapilar ve hedef hacim,
radyasyon onkologu tarafindan ¢izildi. % 80-85’lik izodoz egrisi, ¢izilen hedef hacmi
kapsayacak sekilde uygun elektron demet enerjisi ve tedavi aplikatorii segildi. Yiizey
diizensizligini gidermek ve riskli organlari korumak amaciyla gantriye ag¢1 verildi.

Tedavi alani belirlenirken secilen tedavi aplikatoriiniin sinirlart gereksiz 1sinlama
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bolgelerini ve daha 6nceden foton ile 1sinlanmis bolgeleri de igerdiginden tedavi alami
ile aplikator sinirlar1 arasina koruma blogu konuldu. Tedavide verilecek giinliik doz ve
fraksiyon sayis1 TPS’e girildikten sonra TPS’in hesaplamis oldugu izodoz egrilerine ve
DVH’larina bakilarak uygun tedavi plan1 radyasyon onkologlari ile birlikte belirlendi.
Tedavi plani segilirken riskli organin minimum diizeyde doz almasina dikkat edildi
(Bas-boyun tedavisi i¢in riskli organ spinal cord’tur). Karar verilen tedavi planinin
uygulanmas1 i¢in TPS’deki set-up ve 1sinlama bilgileri tedavi cihazina aktarildi.
TPS’teki dozlar ile TLD ol¢timlerini kiyaslamak amaciyla rando fantomun isinlama
alani igerisindeki kesitlerinde belirlenen noktalara TLD’ler yerlestirildi. Rando fantom,
Siemens Primus Mid Energy MS5006 lineer hizlandirici cihazinda bu kosullarda

1sinlandi.

Tedavide verilecek giinlik doz ve fraksiyon sayist TPS’e girildikten sonra Tedavi
Planlama Sisteminde belirlenen noktalardaki dozlar TPS’ten okundu. TPS’te belinenen
bu noktalara yerlestirilen TLD’ler 1sinlandiktan sonra, Victoreen 2800 TLD okuyucuda
okundu. Olgiimler 3’er kez yapildi ve ortalama sonuglar alindi. Elde edilen degerler

karsilagtirildi.
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4. ARASTIRMA BULGULARI

4.1 Tedavi Planlama Sisteminden Elde Edilen Doz Degerleri

4.1.1 Cesitli enerjilerdeki elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda doku

heterojenite etkisi

Elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda sadece heterojenite etkisinin incelenmesi
amaciyla TPS ortaminda tedavi planlamast olusturuldu. Elde edilen tedavi
planlamalarindan izodoz derinliklerinin cm akciger basina artisi ve cm kemik basina

azalimi hesaplandi.

Ilk olarak mevcut olan tiim elektron enerjileri (5, 7, 8, 10, 12 ve 14 MeV) icin
20x20 cm’ elektron aplikatérii ile G = 0°, SSD = 100 cm, kolimatér = 0° 1sinlama
kosullarinda tedavi planlama sisteminden izodoz dagilimlari elde edildi (Sekil 4.1, Sekil
4.2, Sekil 4.3, Sekil 4.4, Sekil 4.5, Sekil 4.6). Elde edilen izodoz dagilimlarindan
akciger dokusunun en iyi goriindiigi kesitte (T:11.25 (cm)) sol-sag akciger ve yumusak
dokudaki izodoz derinlikleri 6l¢iildii (Cizelge 4.1, Cizelge 4.2, Cizelge 4.3, Cizelge 4.4,
Cizelge 4.5, Cizelge 4.6). Akcigerdeki izodoz derinlikleri yumusak dokudaki izodoz
derinliklerine gore daha yiiksek bulundu. Akciger yapisindaki havadan dolay1 elektron
enerjilerinin erisim mesafeleri artacagindan izodoz egrileri daha derine inmektedir.

Olgiilen degerler yardimiyla izodoz derinliklerinin cm akciger bagina artist hesaplandi.

E =5 MeV i¢in %90’lik izodoz egrisinde izodoz derinliklerinin sol ve sag akcigerdeki
cm akciger basina artis1 hemen hemen birbirine esit bulundu (Cizelge 4.1). Ancak %85-
80-50’1ik izodoz egrileri i¢in ise izodoz derinliklerinin sol ve sag akcigerdeki cm
akciger basina artist birbirinden biraz farkli bulundu. Bu durum, sol ve sag akciger

yapilarinin farkli yogunluklara sahip olmasindan kaynaklanmaktadir.
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Sekil 4.1 E =5 MeV i¢in TPS’ten elde edilen sol-sag akciger ve yumusak dokudan

gecen izodoz egrileri

Cizelge 4.1 E =5 MeV i¢in sol-sag akciger ve yumusak dokudan gecen izodoz

egrilerinin gegtigi derinlikler ve izodoz derinliklerinin sol-sag
akcigerde cm akciger basina artisi
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E =7 MeV icin %90-85-80-50’1ik izodoz egrilerinde izodoz derinliklerinin sol ve sag
akcigerdeki cm akciger basina artisi birbirinden biraz farkli bulundu. Bu durum, sol ve

sag akciger yapilarin yogunluk farkindan kaynaklanmaktadir (Cizelge 4.2).
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ekil 4.2 E =7 MeV i¢in ten elde edilen sol-sag akciger ve yumusak dokudan
Sekil 4.2 E =7 MeV i¢in TPS’ lde edil l-sag akcig y k dokud
gecen izodoz egrileri

Cizelge 4.2 E =7 MeV i¢in sol-sag akciger ve yumusak dokudan gegen izodoz
egrilerinin gectigi derinlikler ve izodoz derinliklerinin sol-sag
akcigerde cm akciger basina artist
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E = 8 MeV icin %90-85-80-50’1ik izodoz egrilerinde izodoz derinliklerinin sol ve sag
akcigerdeki cm akciger basina artisi birbirinden biraz farkli bulundu. Bu durum, sol ve

sag akciger yapilariin yogunluk farkindan kaynaklanmaktadir (Cizelge 4.3).

X

Sekil 4.3 E = 8 MeV i¢in TPS’ten elde edilen sol-sag akciger ve yumusak dokudan
gecen izodoz egrileri

Cizelge 4.3 E = 8 MeV i¢in sol-sag akciger ve yumusak dokudan gegen izodoz
egrilerinin gectigi derinlikler ve izodoz derinliklerinin sol-sag
akcigerde cm akciger basina artisi
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85 5,54 6,4 2,7 1,05 1,37

80 5,89 6,8 2,85 1,07 1,39

50 7,49 7,49 3,36 1,23 1,23

E = 10 MeV ig¢in sag akcigerdeki %90’lik izodoz egrisinde izodoz derinligi, izodoz

egrilerinin dagmik olmasindan, %80 ve %50’lik izodoz derinlikleri ise doku
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yetersizliginden dolay1 Olciilemedi (Sekil 4.4). Sol akcigerdeki %90-85-80’lik izodoz
derinlikleri 6lgiildii ve izodoz derinliklerinin cm akciger basina artislar1 hesaplandi
(Cizelge 4.4). Sol akcigerdeki %50’lik izodoz derinligi ise doku yetersizliginden dolay1
Ol¢iilemedi. %85°lik izodoz egrisinde izodoz derinliklerinin sol ve sag akcigerdeki cm
akciger basina artis1 birbirinden biraz farkli bulundu. Bu durum, sol ve sag akciger

yapilarinin yogunluk farkindan kaynaklanmaktadir.

Sekil 4.4 E = 10 MeV icin TPS’ten elde edilen sol-sag akciger ve yumusak dokudan
gecen izodoz egrileri

Cizelge 4.4 E = 10 MeV igin sol-sag akciger ve yumusak dokudan gecen izodoz
egrilerinin gegtigi derinlikler ve izodoz derinliklerinin sol-sag
akcigerde cm akciger basina artisi
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E = 12 MeV i¢in sag akcigerdeki %90-85-80-50’lik izodoz egrilerinde izodoz
derinlikleri, izodoz egrilerinin daginik olmasindan ve doku yetersizliginden dolay:
Olciilemedi (Sekil 4.5). Sol akcigerdeki %90-85-80’lik izodoz derinlikleri 6l¢tildii ve
izodoz derinliklerinin cm akciger bagina artiglar1 hesapland1 (Cizelge 4.5). Sol

akcigerdeki %50°lik izodoz derinligi ise doku yetersizliginden dolay1 dl¢iilemedi.

Sekil 4.5 E = 12 MeV i¢in TPS’ten elde edilen sol-sag akciger ve yumusak dokudan
gecgen izodoz egrileri

Cizelge 4.5 E = 12 MeV ig¢in sol-sag akciger ve yumusak dokudan gecen izodoz
egrilerinin gectigi derinlikler ve izodoz derinliklerinin sol-sag
akcigerde cm akciger basina artisi
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90 5,87 - 2,64 1,22 -

85 6,49 - 3 1,16 -

80 7,02 - 3,19 1,20 -

50 - - 4,17 - -
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E = 14 MeV i¢in sag akcigerdeki %90-85-80-50’lik izodoz egrilerinde izodoz
derinlikleri, doku yetersizliginden dolay1 6lciilemedi (Sekil 4.6). Sol akcigerdeki %90-
85’lik izodoz derinlikleri Olgiildii ve izodoz derinliklerinin cm akciger basina artiglari
hesapland1 (Cizelge 4.6). Sol akcigerdeki %80-50’lik izodoz derinlikleri ise doku

yetersizliginden dolayi Slgiilemedi.

Sekil 4.6 E = 14 MeV icin TPS’ten elde edilen sol-sag akciger ve yumusak dokudan
gecen izodoz egrileri

Cizelge 4.6 E = 14 MeV igin sol-sag akciger ve yumusak dokudan gecen izodoz
egrilerinin gegtigi derinlikler ve izodoz derinliklerinin sol-sag
akcigerde cm akciger basina artisi
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90 7 - 2,93 1,39 -
85 7,56 - 3,81 0,98 -
80 - - 4,32 - -
50 - 5,91 - -
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Mevcut olan tim elektron enerjileri icin 20x20 cm’ elektron aplikatérii ile G = 0°,
SSD = 100 cm, kolimator = 0 1sinlama kosullarinda tedavi planlama sisteminden
izodoz dagilimlar elde edildi. Sekil 4.7, sekil 4.8 ve sekil 4.9’da, olusturulan tedavi
planlamalarinin sirastyla 5, 10, 14 MeV elektron enerjileri i¢in izodoz egrileri
goriilmektedir. Elde edilen izodoz dagilimlarindan kemik dokusunun en iyi goriindiigii
kesitte (T:3.95 (cm)) kemik ve yumusak dokudaki %90 ve %85°lik izodoz derinlikleri
olgiildii (Cizelge 4.7, Cizelge 4.8). Olgiim yapilan eksende 1,55 cm kemik dokusu +
yumusak doku bulunmaktadir. Buradan kemik ve yumusak doku arasindaki izodoz
derinlik farklar1 bulundu ve 1,55 cm kemik doku i¢in azalim elde edildi. Daha sonra
kemikteki izodoz derinliklerinin cm kemik basina azalimi hesaplandi. Cizelge 4.7 ve
cizelge 4.8’e gore elektron enerjisi arttik¢a kemikteki izodoz derinliklerinin cm kemik

basina azaliminin artti1 goriilmektedir.

Sekil 4.7 E =5 MeV i¢in TPS’ten elde edilen kemik ve yumusak dokudan gegen
izodoz egrileri
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Sekil 4.8 E = 10 MeV icin TPS’ten elde edilen kemik ve yumusak dokudan gecen
izodoz egrileri

J g | Cantoh T

Sekil 4.9 E = 12 MeV icin TPS’ten elde edilen kemik ve yumusak dokudan gecen
1zodoz egrileri
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Cizelge 4.7E=5,7, 8, 10, 12 ve 14 MeV i¢in kemik ve yumusak dokudan gecen
%90°11k 1zodoz egrisinin gectigi derinlik ve izodoz derinliginin
cm kemik bagina azalimi

.. Kemikteki izodoz | Yumusak Dokudaki [zodoz dqrmhgmln
Enerji (MeV) . ie . lens cm Kemik bagina
derinligi (cm) izodoz derinligi (cm)
azalimi (cm)
5 1,49 1,66 0,11
7 1,92 2,22 0,19
8 2,28 2,65 0,24
10 2,12 2,75 0,41
12 2,38 2,85 0,30
14 2,28 3,38 0,71

Cizelge 4.8 E=5,7,8, 10, 12 ve 14 MeV i¢in kemik ve yumusak dokudan gecen
%85’lik izodoz egrisinin gectigi derinlik ve izodoz derinliginin
cm kemik bagina azalimi

3 Kemikteki izodoz | Yumusak Dokudaki | 120d0Z derinliginin
Enerji (MeV) e . e cm Kemik bagina
derinligi (cm) izodoz derinligi (cm)
azalimi (cm)
5 1,62 1,72 0,06
7 1,72 2,15 0,28
8 2,61 2,75 0,09
10 2,68 3,01 0,21
12 2,75 3,11 0,23
14 3,77 4,00 0,15

4.2.2 Cesitli enerjilerdeki elektron demetlerinin degisen gantri acilarinda % DD

egrileri

Elektron demetlerinin dokuda sogurulmasinda sadece gantri agisinin etkisinin incelenip
Ol¢iilmesi amactyla TPS ortaminda tedavi planlamasi olusturuldu. Degisen gantri
acilarinda ve farkli elektron enerjilerinde yapilan tedavi planlamalari i¢in izodozlar elde
edildi. Mevcut olan 5, 10, 14 MeV elektron enerjileri i¢in gantri agilari sirasiyla 00, 150,

20°, 30, 45" ve 60 degerlerine degistirildi.
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E =5, 10, 14 MeV elektron enerjileri i¢in 10x10 cm?’ elektron aplikatorii ile G = 0,
SSD = 105 cm, kolimator = 0 1sinlama kosullarinda tedavi planlama sisteminden
izodoz dagilimlari elde edildi. Sekil 4.10’da, G = 0", E = 5 MeV igin, sekil 4.12°de
G =30, E =10 MeV icin, sekil 4.14’te G = 45", E = 14 MeV i¢in TPS’ten elde edilen
izodoz egrileri goriilmektedir. Elde edilen izodoz dagilimlarindan merkezi kesitte (T:-
7.20 (cm)) tiim izodoz egrileri i¢in merkezi eksen boyunca izodoz derinlikleri 6l¢iildii.
(Cizelge 4.9, Cizelge 4.10, Cizelge 4.11). Cizelgelerdeki veriler ile %DD egrileri ¢izildi
(Sekil 4.11, Sekil 4.13, Sekil 4.15) . Her enerji igin egriler kendi iglerindeki G = 0 daki
%DD egrileri ile kiyaslandi. G = 157, 207, 30", 45" agilaridaki %DD egrilerinin egimi,
G = 0deki %DD egrisine gore azalmakta ancak egrilerin pratik menzilleri (Rp)
artmaktadir. G = 60°deki %DD egrileri ise G = 0°deki %DD egrisinin karakteristik
ozelliginden uzaklasmis bir egime sahiptir. Bu durum pratik menzilinin (R, nin)

kisalmasina neden olmaktadir.

Sekil 4.10 G=0", E = 5 MeV igin TPS’ten elde edilen izodoz egrileri
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Cizelge 4.9 E = 5 MeV i¢in TPS’ten elde edilen G = 0°-15°-20"-30"-45°-60" a¢ilarinda

demet merkezi ekseni boyunca izodoz egrilerinin gectigi derinlik

Gantri |0’ 15° 20° 30° 45 60°
Izodoz Izodoz Izodoz Izodoz [zodoz zodoz
%DD Derinligi | Derinligi Derinligi Derinligi Derinligi Derinligi
100 0,97 0,94 1,01 1,11 0,70 1,09
95 1,35 1,30 1,25 1,23 1,06 1,29
90 1,50 1,57 1,54 1,30 1,27 1,38
85 1,60 1,63 1,60 1,42 1,40 1,43
80 1,68 1,69 1,67 1,53 1,47 1,50
60 2,02 1,97 1,94 1,85 1,75 1,79
50 2,12 2,12 2,07 2,01 1,92 1,99
30 2,33 2,38 2,40 2,30 2,34 2,54
10 2,75 2,79 2,82 2,81 3,04 3,45
Degisen gantri agillarmda %DD egrileri
120 -
100 -
80
@)
o% 60 |
40
20 A
0 ‘ ‘ | | | ;
1,0 1,4 1,8 2,2 2,6 3,0 3,4
Derinlik

Sekil 4.11 E =5 MeV i¢in G = 0°-15°-20°-30"-45"-60" a¢ilarinda demet merkezi ekseni

boyunca %DD egrileri
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Sekil 4.12 G=30", E = 10 MeV igin TPS’ten elde edilen izodoz egrileri

Cizelge 4.10 E = 10 MeV i¢in TPS’ten elde edilen G = 0°-15°-20"-30°-45"-60" agilarinda

demet merkezi ekseni boyunca izodoz egrilerinin gectigi derinlik

Gantri [0 15° 20° 30° 45 60’
[zodoz [zodoz Izodoz [zodoz [zodoz Izodoz

%DD Derinligi | Derinligi Derinligi Derinligi Derinligi Derinligi
100 2,40 2,40 2,40 2,21 2,11 2,01
95 2,99 2,90 2,89 2,77 241 2,38
90 3,20 3,15 3,15 2,97 2,62 2,59
85 3,38 3,28 3,24 3,11 2,77 2,72
80 3,53 3,44 3,38 3,24 2,92 2,83
60 3,98 3,86 3,82 3,70 3,40 3,39
50 4,16 4,08 4,04 3,91 3,70 3,69
30 4,54 4,45 4,45 4,39 4,33 4,61
10 5,08 5,07 5,19 5,32 5,45 6,50
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Degisen gantri agilarmda %DD egrileri

120 -

100 -

80 -

60 -

%DD

40 |

20 +

0 T T T T T
1,8 2,8 3,8 4,8 5,8 6,8

Derinlik

Sekil 4.13 E =10 MeV i¢in G = 0’-15"-20"-30"-45°-60" acilarinda demet merkezi ekseni
boyunca %DD egrileri

Sekil 4.14 G =45", E = 14 MeV igin TPS’ten elde edilen izodoz egrileri
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Cizelge 4.11 E = 14 MeV igin TPS’ten elde edilen G = 0°-15°-20"-30°-45"-60" agilarinda
demet merkezi ekseni boyunca izodoz egrilerinin gectigi derinlik

Gantri |0’ 15° 20° 30° 45 60’
Izodoz Izodoz Izodoz Izodoz Izodoz zodoz
%DD Derinligi | Derinligi Derinligi Derinligi Derinligi Derinligi
100 2,65 2,71 2,72 2,84 2,80 2,80
95 4,01 3,99 3,88 3,82 3,26 2,85
90 4,30 4,26 4,23 4,10 3,51 3,09
85 4,51 4,49 4,44 431 3,76 3,27
80 4,75 4,70 4,63 4,51 3,97 3,51
60 5,35 5,29 5,24 5,06 4,69 4,37
50 5,62 5,53 5,49 5,37 5,07 4,71
30 6,19 6,09 6,10 6,07 5,96 5,89
10 6,32 6,34 6,45 6,56 6,60 7,4
Degisen gantri agilarmda %DD egrileri
120 -
100
80 -
8@ 60 -
S
40 -
20 |
0 : : : : :
2,4 3,4 4,4 5,4 6,4 7,4

Derinlik

Sekil 4.15 E =14 MeV i¢in G = 0"-15"-20"-30"-45°-60" agilarinda demet merkezi ekseni

boyunca %DD egrileri
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4.2 Tedavi Planlama Sisteminden Elde Edilen Doz Degerleri ve Rando Fantoma

Yerlestirilen TLD ile Ol¢iilen Doz Degerleri

4.2.1 Gogiis duvari 1s1nlamasi

Gogiis duvart 1sinlamasinin TPS ortaminda tedavi planlamast olusturuldu (Sekil 4.16).
Tedavi alani belirlenirken secilen tedavi aplikatoriiniin sinirlart riskli organi ve gereksiz
1sinlama bolgelerini de icerdiginden tedavi alani ile aplikatér sinirlar1 arasina blok
cizildi (Sekil 4.17). Daha sonra yiizey diizensizligini gidermek ve riskli organlari tedavi
disinda birakmak amactyla gantriye ac1 verilerek 3 farkli tedavi planlamasi yapildi. Bu 3
farkli tedavi plan1 2 farkli elektron enerjisi (5 ve 7 MeV) icin tekrar edildi.

I AT W R S e ares femleobe i Fuas Uae s

Sekil 4.16 Gogiis duvari 1sinlamasinin TPS ortaminda yapilan tedavi planlamasinin
genel goriiniimii

Sol iist pencerede hastanin transvers yondeki BT kesiti, bir altinda sagital kesiti, sol altta coronal kesiti,

altta ve ortada BEV ya da DRR, sag altta DVH grafigi, ist sagda ise ii¢ boyutlu goriintii bulunmaktadir.
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Sekil 4.17 Gogiis duvart 1s1nlamasi i¢in bloklanmis tedavi alaninin BEV ve DRR
goruntiisu

[lk olarak E = 5 MeV, G = 0", SSD = 100 cm, A = 10x10 cm?, kolimatdr = 0° 1sinlama
kosullarinda tedavi planlamasi yapildi. Bu tedavi planlamasi, E = 7 MeV i¢in de tekrar
edildi. iki tedavi planlamasmin DVH’lar1 karsilastirildi (Sekil 4.18). Cizelge 4.12’ye
gore 7 MeV enerjili elektron 1sinlamasinda hedef hacim maksimum dozu alirken,
akciger de yiiksek doz almaktadir. 5 MeV enerjili elektron 1sinlamasinda akciger dozu
diisiik ancak hedef hacmin dozu 7 MeV enerjili elektron isinlamasina gore daha

dustiktiir.
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Sekil 4.18 G=0", SSD = 100 cm, A = 10x10 cm?, kolimatdr = 0" iken E = 5 ve 7 MeV
i¢in DVH karsilastirmasi
Kesikli ¢izgili DVH egrileri E =7 MeV’e ait, diiz ¢izgili DVH egrileri E = 5 MeV’e aittir.

Cizelge 4.12 G=0'de, E=5 ve 7 MeV i¢in doz yilizdelerine karsilik gelen hedef hacim
ve riskli organ hacim yiizdeleri

Hedef Hacim (%) Riskli Organ (Akciger) Hacmi (%)

Doz (%) 7 MeV 5 MeV Doz (%) 7 MeV 5 MeV
100 71,48 48,62 100 5,70 2,27
90 86,03 77,35 90 6,95 2,94
85 89,98 83,39 60 10,82 5,16
80 93,94 87,76 50 12,41 6,08
40 14,27 7,19

20 19,79 10,68

10 25,24 14,24

Daha sonra yiizey diizensizligini gidermek amaciyla E = 5 MeV, G = 346°, SSD = 100
cm, A = 10x10 cm?, kolimatér = 0° 1sinlama kosullarinda tedavi planlamasi yapildi. Bu
tedavi plan1 E = 7 MeV icin tekrar edildi. iki planin DVH’lar1 karsilastirild1 (Sekil
4.19). Cizelge 4.13’¢ gore 7 MeV enerjili elektron 1smmlamasinda hedef hacim
maksimum dozu alirken, akciger dozu da yiiksek olmaktadir. 5 MeV enerjili elektron
1sinlamasinda akciger dozu diisiik ancak hedef hacmin dozu 7 MeV enerjili elektron

1sinlamasina gore daha diistiktiir.
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Sekil 4.19 G =346, SSD =100 cm, A = 10x10 cmz, kolimator = 0" iken E=5 ve 7

MeV icin DVH karsilastirmasi
Kesikli ¢izgili DVH egrileri E = 7 MeV’e ait, diiz ¢izgili DVH egrileri E =5 MeV’e aittir.

Cizelge 4.13 G = 14'de, E =5 ve 7 MeV igin doz yiizdelerine karsilik gelen hedef
hacim ve riskli organ hacim ytiizdeleri

Hedef Hacim (%) Riskli Organ (Akciger) Hacmi (%)

Doz (%) 7 MeV 5 MeV Doz (%) 7 MeV 5 MeV
100 63,67 35,21 100 4,07 1,36
90 83,07 64,01 90 5,09 1,84
85 87,99 73,72 60 8,36 3,61
80 92,18 80,27 50 9,75 4,42
40 11,44 5,42
20 16,45 8,55

10 21,47 11,79

Son olarak da 6zofagusu alan disinda birakmak amaciyla E = 5 MeV, G = 14°, SSD =
100 cm, A = 10x10 cm?, kolimatdr = 0° 1smnlama kosullarinda tedavi planlamasi yapildi.
Bu tedavi planlamasi E = 7 MeV i¢in de tekrar edildi. Iki planin DVH’lar1 karsilastirildi
(Sekil 4.20). Cizelge 4.14’e gore 7 MeV enerjili elektron 1sinlamasinda hedef hacim

maksimum dozu alirken, akciger dozu da yiiksek olmaktadir. 5 MeV enerjili elektron
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1sinlamasinda akciger dozu diisiik ancak hedef hacmin dozu 7 MeV enerjili elektron

1sinlamasina gore daha diisiiktiir.
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Sekil 4.20 G = 14", SSD = 100 cm, A = 10x10 cm?, kolimatér = 0" E = 5 ve 7 MeV igin
DVH karsilastirmasi
Kesikli ¢izgili DVH egrileri E = 7 MeV’e ait, diiz ¢izgili DVH egrileri E =5 MeV’e aittir.

Cizelge 4.14 G = 346'de, E =5 ve 7 MeV i¢in doz ylizdelerine karsilik gelen hedef
hacim ve riskli organ hacim ytizdeleri

Hedef Hacim (%) Riskli Organ (Akciger) Hacmi (%)

Doz (%) 7 MeV 5 MeV Doz (%) 7 MeV 5 MeV
100 66,90 45,53 100 5,98 2,52
90 84,26 75,66 90 7,29 3,24
85 88,67 82,73 60 11,34 5,48
80 92,62 87,37 50 12,97 6,42
40 14,87 7,57

20 20,49 11,28

10 25,94 14,78

E = 5 ve 7 MeV elektron enerjileri i¢in degisen gantri agilarinda yapilan tedavi
planlamalariin DVH’lar1 kiyaslandi (Sekil 4.21, Sekil 4.22). G = 0°deki DVH’na gore
hedef hacim maksimum diizeyde doz alirken riskli organ da yiiksek doz almaktadir.

Diger DVH’lar1, G = 0°'deki DVH’na gére kiyaslandi. G = 346'deki DVH’ na gore hedef
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hacmin dozu G = 0°deki hedef hacmin dozuna gore daha diisiik, riskli organin dozu ise
daha yiiksektir. G = 14°deki DVH na gore hedef hacmin dozu G = 0°deki hedef hacmin
dozuna gore daha diisiik, riskli organin dozu ise daha diistiktiir ( Cizelge 4.15, Cizelge
4.15). Hedef hacim maksimum diizeyde doz alirken riskli organin aldig1 dozun diisiik
oldugu DVH’na ve uygun tedavi planlamasina radyasyon onkologlari ile birlikte karar

verildi.

Cizelge 4.15 E = 5 MeV igin G = 0°-14"-346" doz ylizdelerine karsilik gelen hedef
hacim ve riskli organ hacim ytizdeleri

Hedef Hacim (%) Riskli Organ (Akciger) Hacmi (%)
Doz (%) | G=0° |[G=14°|G=346° | Doz (%) | G=0° | G=14° | G=346°

100 48,62 | 35,21 45,53 100 2,27 1,36 2,52
90 77,35 | 64,01 75,66 90 2,94 1,84 3,24

85 83,39 | 73,72 82,73 60 5,16 3,61 5,48

80 87,76 | 80,27 87,37 50 6,08 4,42 6,42
40 7,19 5,42 7,57

20 10,68 8,55 11,28

10 14,24 11,79 14,78
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Sekil 4.21 E= 5 MeV, SSD = 100 cm, A = 10x10 cm?, kolimator = 0° G = 14°-0"-346°
i¢cin DVH karsilastirmasi

Kesikli ¢izgili DVH egrileri G = 14°ye ait, diiz ¢izgili DVH egrileri G = 346’ye ait, noktali ¢izgili DVH

egrileri G = 0’ye aittir.
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Cizelge 4.16 E = 7 MeV i¢in G = 0°-14°-346" doz ylizdelerine karsilik gelen hedef
hacim ve riskli organ hacim yiizdeleri

Hedef Hacim (%) Riskli Organ (Akciger) Hacmi (%)
Doz (%) | G=0° |G=14°|G=346° | Doz (%) | G=0° | G=14°| G=346°
100 71,48 | 63,67 66,9 100 5,7 4,07 2,52
90 86,03 | 83,07 84,26 90 6,95 5,09 3,24
85 89,98 | 87,99 88,67 60 10,82 8,36 5,48
80 93,94 | 92,18 92,62 50 12,41 9,75 6,42
40 14,27 11,44 7,57
20 19,79 16,45 11,28
10 25,24 21,47 14,78
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Sekil 4.22 E= 7 MeV, SSD = 100 cm, A = 10x10 cm?, kolimator = 0° G = 14°-0°-346’
icin DVH karsilastirmast

Kesikli ¢izgili DVH egrileri G = 14°ye ait, diiz ¢izgili DVH egrileri G = 346°ye ait, noktali ¢izgili DVH

egrileri G = 0’ye aittir.

Radyasyon onkologlari ile birlikte karar verilen tedavi planlamalarinda (G= 0", SSD =
100 cm, A = 10x10 cm?, kolimatdr = 0° 1sinlama kosullarinda E = 5 MeV ve E =7 MeV
elektron enerjileri igin ) tedavi alanina giren 5 kesitte belirlenen noktalardaki TLD

yerleri numaralandirildi. Rando fantomun 14 nolu kesitinin tabaninda 1 nolu TLD yeri

80



belirlendi (Sekil 4.22). 15 nolu kesitinin st yiizeyinde 2-3-4-5-6 nolu TLD yerleri
belirlendi (Sekil 4.23). 16 nolu kesitinin st yiizeyinde 7-8-9-10-11-12-13 nolu TLD
yerleri belirlendi (Sekil 4.24). 17 nolu kesitinin iist ylizeyinde 14-15-16-17-18-19-20-21
nolu TLD yerleri belirlendi (Sekil 4.25). 18 nolu kesitinin iist yiizeyinde 22-23-24-25-
26-27-28 nolu TLD yerleri belirlendi (Sekil 4.26). TPS’ten biitiin numaralandirilmis
TLD yerlerine ait doz degerleri okundu (¢izelge 4.17).

Sekil 4.23 Meme 151nlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomdal4 nolu kesit)

Sekil 4.24 Meme 1sinlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomda 15 nolu kesit)
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Sekil 4.25 Meme 151nlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomda 16 nolu kesit)

-7 - ME - -
- - - & -E -

Sekil 4.26 Meme 1s1nlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomda 17 nolu kesit)

Sekil 4.27 Meme 1sinlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomda 18 nolu kesit)
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Cizelge 4.17 Gogiis duvari 1sinlamasinin TPS ortaminda elde edilen E =5 ve 7 MeV
enerjili elektron demetleri i¢in TLD yerlerine bagl doz degerleri

Kesit No
TLD No | 5 Mev i¢in TPS’deki 7 Mev i¢in TPS’deki
Doz (cGy) Doz (cGy)
14 nolu kesit ( T : 3.80 cm) 1 22,3 53,2
15 nolu kesit (T :2.30 cm) 2 74,1 98,5
3 84,8 105,2
4 10,4 37,8
5 0,5 16,0
6 0,7 23,6
16 nolu kesit (T : 0.30 cm) 7 95,4 100,9
8 72,8 99,9
9 40,6 83,7
10 2,7 19,1
11 1,0 20,6
12 1,0 28,6
13 0,5 14,1
17 nolu kesit (T : -2.70 cm) 14 93,2 94,1
15 85,4 102,1
16 93,9 104,1
17 26,6 53,2
18 1,9 11,7
19 3.8 32,3
20 8,0 41,6
21 0,9 16,4
18 nolu kesit (T : -5.70 cm) 22 91,1 101,1
23 66,1 91,2
24 3,6 25,6
25 1,5 10,2
26 8,1 44,0
27 10,2 39,3
28 1,1 8,4

Radyasyon onkologlar1 ile birlikte karar verilen tedavi planlamasinin 1sinlama
kosullarnda ~ (G= 0", SSD = 100 cm, A = 10x10 cm?, kolimatér = 0") E = 5 MeV ve
E = 7 MeV elektron enerjileri i¢in Siemens Primus Mid Energy MS5006 lineer
hizlandirici cihazinda 3’er kez yapilan rando fantom isinlamasindan elde edilen

ortalama TLD sonuglari ¢izelge 4.18’de verilmektedir.
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Cizelge 4.18 Gogiis duvari 1sinlamasinin rando fantomdan elde edilen E = 5 ve 7 MeV

enerjili elektron demetleri i¢in TLD doz degerleri

Kesit No
TLD No 5 Mev icin Rando 7 Mev igin Rando
fantomdaki Doz (¢Gy) | fantomdaki Doz (cGy)
14 nolu kesit ( T : 3.80 cm) 1 21,9 53,2
15 nolu kesit (T :2.30 cm) 2 74,2 98,5
3 84,8 105,2
4 10,4 37,8
5 0,5 16,0
6 0,7 23,6
16 nolu kesit (T : 0.30 cm) 7 95,4 100,9
8 72,8 99,9
9 40,6 83,7
10 2,7 19,1
11 1,0 20,6
12 1,0 28,6
13 0,5 14,1
17 nolu kesit (T : -2.70 cm) 14 93,2 94,1
15 85,4 102,1
16 93,9 104,1
17 26,6 53,2
18 1,9 11,7
19 3.8 32,3
20 8,0 41,6
21 0,9 16,4
18 nolu kesit (T : -5.70 cm) 22 91,1 101,1
23 66,1 91,2
24 3,6 25,6
25 1,5 10,2
26 8,1 44,0
27 10,2 39,3
28 1,1 8,4

E =5 ve 7 MeV elektron enerjilerinde yapilan gogiis duvari 1sinlamasi icin elde edilen
TPS doz degerleri ile rando fantom 1sinlamasi sonucu elde edilen ortalama TLD doz
degerleri kiyaslandiginda aradaki farkin % =+ 3 smurlan igerisinde oldugu goézlendi

(Cizelge 4.19, Cizelge 4.20 ).
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Cizelge 4.19 E = 5 MeV enerjili elektron demeti i¢in gogiis duvari iginlamasinin
TPS ortaminda elde edilen doz degerleri ile rando fantomdan elde edilen
TLD doz degerleri arasindaki fark

one | 3 Melv) (i)qzilgcl(“}PS)’deki SfaMnf;:lf;;‘k?g%‘io Aradaki Fark (%)
Y (cGy)
] 23 21,90 13
2 74,1 72,10 27
3 84.8 83,20 1.9
4 104 10.20 1.9
5 0,5 0,00 0,0
6 0,7 0,00 0,0
7 95.4 97,80 25
8 72.8 73,00 0.3
9 40,6 41,00 1.0
10 2.7 277 2.6
11 1.0 1,00 0,0
2 1.0 1,00 0,0
3 0,5 0,00 0,0
14 932 91,30 2.0
15 85,4 86,00 0.7
16 93,9 92.80 1.2
17 26,6 25,80 3.0
18 1.9 1.88 11
19 38 3.70 26
20 8.0 8.20 25
21 0.0 0,88 22
% 91.1 90.10 1,0
23 66,1 67,00 1.4
24 36 3.50 2.8
25 1.5 1,50 0,0
26 8.1 830 25
27 10.2 10,50 2.0
28 11 .12 1.8
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Cizelge 4.20 E =7 MeV enerjili elektron demeti i¢in gogiis duvari isinlamasinin
TPS ortaminda elde edilen doz degerleri ile rando fantomdan elde edilen
TLD doz degerleri arasindaki fark

one | 7 Melv) (i)qzilgcl(“}PS)’deki 7faMnf;:lf;;‘k$g%‘i° Aradaki Fark (%)
Y (cGy)
] 532 53,0 04
2 98,5 96,0 25
3 1052 1038 13
4 37.8 38,0 0,5
5 16,0 15.6 25
6 23,6 24.0 1,7
7 100,9 102,0 N
8 99.0 98,9 1.0
9 83,7 84,0 0.4
10 19,1 19,5 2.1
1 20,6 20,0 2,0
2 28,6 29,0 1.4
3 14,1 145 2.8
14 94,1 95,0 1.0
5 102,1 100,0 21
16 104.1 101.8 22
17 53 52,6 11
18 11,7 114 2.6
19 323 318 1.6
20 416 4.3 1.7
21 16,4 16,6 12
% 101.1 93.3 28
23 91,2 90,2 11
24 25.6 26,0 1.6
25 10.2 10,0 2.0
26 44,0 0.8 27
27 393 33,8 13
28 8.4 3.3 1.2

3.2.2 Bas-boyun boost 1sinlamasi

Bag-boyun boost 1sinlamasinin TPS ortaminda tedavi planlamasi olusturuldu
(Sekil 4.28). Tedavi alan1 belirlenirken secilen tedavi aplikatoriiniin sinirlart riskli
organ, gereksiz 1simlama bolgelerini ve daha dnceden foton ile 1smmlanmis bolgeleri de

icerdiginden tedavi alani ile aplikator simirlar1 arasina blok c¢izildi (Sekil 4.29).
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E =10 MeV, G = 88, SSD = 105 cm, A = 10x10 cm’, kolimatér = 0" 1ginlama

kosullarinda tedavi planlamasi yapildi.

JEED- Pk 401 2N Timsnn. anawd Trapas e Pl 00

Sekil 4.28 Bas-boyun boost 1sinlamasinin TPS ortaminda tedavi planlamasinin genel
gorunimu

Sol iist pencerede hastanin transvers yondeki BT kesiti, bir altinda sagital kesiti, sol altta coronal kesiti,

altta ve ortada BEV ya da DRR, sag altta DVH grafigi, ist sagda ise ii¢ boyutlu goriintii bulunmaktadir.

M meimi Neebe ole Hbeke Lmm %l 3a

tl-’-.l.-

Sekil 4.29 Bas-boyun boost 1sinlamasi i¢in bloklanmis tedavi alaninin BEV ve DRR
goruntusu
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Radyasyon onkologlar1 ile birlikte karar verilen tedavi planlamasinda (E =10 MeV,
G = 88’, SSD = 105 cm, A = 10x10 cm?, kolimator = 0*) tedavi alanina giren 3 kesitte
belirlenen noktalardaki TLD yerleri numaralandirildi. Rando fantomun 8 nolu kesitinde
1 nolu TLD yeri belirlendi (Sekil 4.30). 9 nolu kesitte 2 nolu TLD yeri belirlendi
(Sekil 4.31). 10 nolu kesitte 3 ve 4 nolu TLD yerleri belirlendi (Sekil 4.32). TPS’ten

biitliin numaralandirilmig TLD yerlerine ait doz degerleri okundu (¢izelge 4.22).

Sekil 4.30 Bas-boyun 1sinlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomda 8 nolu kesit)

Sekil 4.31 Bas-boyun 1sinlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando
fantomda 9 nolu kesit)
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Sekil 4.32 Bas-boyun 1sinlamasinda tedavi alanina giren kesitteki TLD yerleri (Rando

fantomda 10 nolu kesit)

Cizelge 4.21 Bas-boyun boost 1sinlamasinin TPS ortaminda elde edilen E = 10 MeV
enerjili elektron demeti i¢in TLD yerlerine bagl doz degerleri

Kesit No TLD No 10 Mev i¢in TPS’deki Doz (cGy)
8 nolu kesit ( T: -99.65 cm) 1 99,8
9 nolu kesit (T :-101.65 cm) 2 96,5
10 nolu kesit (T : -104.65 cm) 3 79,9
4 81,6

Radyasyon onkologlar1 ile birlikte karar verilen tedavi planlamasinin 1sinlama

kosullarinda (E =10 MeV, G = 88°, SSD = 105 cm, A = 10x10 cm’, kolimatér = 0°)

Siemens Primus Mid Energy M5006 lineer hizlandirici cihazinda 3’er kez yapilan rando

fantom 1sinlamasindan elde edilen ortalama TLD sonuglan ¢izelge 4.22°de

verilmektedir.

Cizelge 4.22 Bas-boyun boost 1sinlamasinin rando fantomdan elde edilen E =10 MeV
enerjili elektron demeti i¢in TLD yerlerine bagl doz degerleri

Kesit No TLD No 10 Mev i¢in Rando fantomdaki Doz
(cGy)
8 nolu kesit ( T: -99.65 cm) 1 101,2
9 nolu kesit (T :-101.65 cm) 2 98,6
3 81,3
10 nolu kesit (T : -104.65 cm) 4 83,4

&9




E =10 MeV elektron enerjisinde yapilan bas-boyun boost 1sinlamasi i¢in elde edilen
TPS doz degerleri ile rando fantom 1s1nlamasi sonucu elde edilen ortalama TLD doz

degerleri kiyaslandiginda aradaki farkin % + 3 sinirlar igerisinde oldugu gozlendi

(Cizelge 4.23).

Cizelge 4.23 E = 10 MeV enerjili elektron demeti i¢in bag-boyun boost 1sinlamasinin
TPS ortaminda elde edilen doz degerleri ile rando fantomdan elde edilen
TLD doz degerleri arasindaki fark

10 Mev i¢in TPS’deki 10 Mev i¢in Rando .
TLD No Dog (cGy) fantomdakiQDoz (cGy) Aradaki Fark (%)
1 99,8 101,2 1,4
2 96,5 98,6 2.2
3 79,9 81,3 1,8
4 81,6 83,4 2.2
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5. TARTISMA ve SONUC

Bu calismada doku heterojenitelerinin ve yiizey diizensizliklerinin doz dagilimina
etkisi arastirildi. Elde edilen sonuglar rando fantom ile gergeklestirilen secilen tedavi
ornekleri i¢in hesaplanan degerler ve Olgiilen degerlerin karsilastirilmasiyla da 6rnek

uygulama alaninda denendi.

5.1 Cesitli Enerjilerdeki Elektron Demetlerinin Dokuda Sogurulmasinda Doku

Heterojenite Etkisi

Bu c¢aligmada mevcut tiim elektron enerjilerinin akciger ve kemik yapilarinin izodoz
dagilimina etkisi incelendi. Akcigerin izodoz dagilimina etkisini incelemek amaciyla
elde edilen tedavi planlamalarinda enerjinin artmasiyla akcigerdeki izodoz egrilerinin
yumusak dokudaki izodoz egrilerine gore daha derine gittigi gézlendi. Terdpatik izodoz
egrisi olan % 85’lik izodoz egrisinin derinligi; 5 MeV elektron enerjisi igin sol
akcigerde 4,23 cm, sag akcigerde 4,51 cm ve yumusak dokuda 1,64 cm iken, 10 MeV
elektron enerjisi i¢in sol akcigerde 6,03 cm, sag akcigerde 6,85 cm ve yumusak dokuda
2,82 cm’dir (Cizelge 4.1, Cizelge 4.4). Sol ve sag akciger yapilarinin yogunluk farklar
nedeniyle bu yapilardaki cm akciger basina izodoz derinliginin artiginin esit olmadigi
goriildii. 5 MeV elektron enerjisinde % 85°lik izodoz egrisinin sol akciger i¢in cm
akciger basina izodoz derinliginin artis1 1,44 cm ve sag akciger i¢in cm akciger basina
izodoz derinliginin artis1 1,53 cm iken 10 MeV elektron enerjisinde sol akciger i¢in 1,14

cm ve sag akciger i¢in 1,43 cm’dir (Cizelge 4.1, Cizelge 4.4).

Kemigin izodoz dagilimma etkisini incelemek amaciyla elde edilen tedavi
planlamalarinda kemik yapilarindaki izodoz egrilerinin yumusak dokudaki izodoz
egrilerine gore yiizeye daha yakin oldugu goézlendi. % 90’lik izodoz egrisinin derinligi;
5 MeV elektron enerjisi i¢in kemikte 1,49 cm ve yumusak dokuda 1,66 cm iken, 10
MeV elektron enerjisi i¢in kemikte 2,12 cm ve yumusak dokuda 2,75 cm’dir. Terdpatik
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izodoz egrisi olan % 85’lik izodoz egrisinin derinligi; 5 MeV elektron enerjisi i¢in
kemikte 1,62 cm ve yumusak dokuda 1,72 cm iken, 10 MeV elektron enerjisi igin
kemikte 2,68 cm ve yumusak dokuda 3,01 cm’dir. Elektron enerjilerinin artis1 ile
kemikteki izodoz derinliklerinin cm kemik basma azalimimin arttigi gézlendi. % 90’ ik
izodoz egrisinde 5 MeV elektron enerjisi i¢in cm kemik basina izodoz derinliginin
azalimi 0,10 cm iken 10 MeV elektron enerjisi i¢in 0,23 cm’dir (Cizelge 4.7, Cizelge
4.8). %85’lik izodoz egrisinde ise 5 MeV elektron enerjisi i¢in kemikteki izodoz
derinliklerinin cm kemik basina azalimi1 0,06 cm iken 10 MeV elektron enerjisi i¢in 0,11

cm’dir (Cizelge 4.7, Cizelge 4.8).

5.2 Degisen Gantri Ac¢ilarinda %DD Egrileri

Elektron demetlerinin giricilikleri fotonlara gore olduk¢a azdir ve giricilikleri enerji
degisiminden cok etkilenir. Meydana gelen 1-2 mm’lik degisim O6nemli olabilir. Bu
nedenle gantri agis1 degisimiyle meydana gelen %DD egrilerinin degisimi dikkatle g6z

Oniine alinmalidir.

Elektron tedavisinde hedef 1s1nlanmas1 bakimindan % 80’e kadar olan izodoz egrilerinin
gectigi derinlik, kritik organ korumasi bakimindan 6nemlidir. Yapilan ¢alismada gantri
acist arttikca izodoz derinliklerinin azaldigir goriildii. 5 MeV elektron enerjisinde
gantri acisinin 0°den 45°ye arttirilmasiyla % 95°lik izodoz egrisinin derinligi 1,35
cm’den 1,06 cm’ye kadar azaldig1 goriildii (Gantri degisimi ile izodoz derinligi degimi
arasinda bir orant1 yoktur) (Cizelge 4.9). Ancak 5 MeV elektron enerjisinde G = 60°de
iken % 95’lik izodoz egrisinin derinligi diger gantri agilarindaki izodoz derinligi
degisiminin aksine artis gostermektedir (G = 60° i¢in izodoz derinligi 1,29 cm). Bu
durum pratik menzilin (Ry’nin) kisalmasina neden olmaktadir (Sekil 4.11). 10 MeV
elektron enerjisinde gantri acisinin 0°den 60°ye arttirilmasiyla % 90°lik izodoz egrisinin
derinligi 3,20 cm’den 2,59 cm’ye kadar azaldigi goriildii (Gantri degisimi ile izodoz

derinligi degimi arasinda bir orant1 yoktur) (Cizelge 4.10, Sekil 4.13). 14 MeV elektron
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enerjisinde gantri agisinin 0°den 60°ye arttirilmasiyla % 85°lik izodoz egrisinin derinligi
4,51 cm’den 3,27 cm’ye kadar azaldigi goriildii (Gantri degisimi ile izodoz derinligi
degimi arasinda bir orant1 yoktur) (Cizelge 4.11, Sekil 4,15). Sonug olarak tiim elektron

enerjilerinde gantri agis1 arttik¢a izodoz egrilerinin derinlikleri azalmaktadir, denilebilir.

5.3 Gogiis Duvar Isinlamasi

Gogiis duvari 1sinlamasinda elektron enerjisi ve gantri agist degisiminin hedef hacim ve
riskli organ hacim dozuna etkisi incelendi. Gantri acis1 0°de sabit iken elektron
enerjisinin 5 MeV’den 7 MeV’e arttirilmasi ile terdpatik menzil egrisindeki (%85°lik
izodoz egrisi) hedef hacim % 83,39’dan % 89,98’e artmaktadir. Riskli organ hacminde
ise % 100’liik izodoz egrisinin kapsadigi hacim % 2,27°den % 5,70’e artmaktadir. Bu
durumda 5 MeV enerjili elektron 1sinlamasinda akciger dozu diisiik ancak hedef hacmin
dozu 7 MeV enerjili elektron 1sinlamasina gore daha diisiiktiir. Ancak tiimor kontrol
olasilig1 géz oniinde bulundurulursa 7 MeV elektron enerjili planlamanin kullanilmasi

daha uygun olur.

Yiizey diizensizligini gidermek ve riskli organi tedavi disinda birakmak amaciyla
gantriye ag1 (14° ve 346°) verilerek yapilan planlamalarda hedef hacmin aldig1 doz
azalirken akcigerin aldig1 doz da azalmaktadir. Elektron enerjisi E = 5 MeV’de sabit
iken gantri acisinin 0°, 14°, 346° degerlerine degistirilmesi ile terdpatik menzil
egrisindeki (%85’lik izodoz egrisi) hedef hacim G = % 83,39 G = 14°de % 73,72
degerleri arasinda degismektedir. Riskli organ hacminde ise % 100°liik izodoz egrisinin
kapsadigi hacim G = 0°, 14°, 346° i¢in sirasiyla % 2,27°den % 1,36 % 2,52 arasinda
degismektedir.

E =5 ve 7 MeV elektron enerjilerinde yapilan gogiis duvari 1sinlamasi icin elde edilen
TPS doz degerleri ile rando fantom 1sinlamasi sonucu elde edilen ortalama TLD doz
degerleri kiyaslandiginda aradaki farkin % =+ 3 simurlan igerisinde oldugu goézlendi

(Cizelge 4.19, Cizelge 4.20 ).
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Sonucta hedef hacmin maksimum homojen doz almasi saglanirken riskli organ dozunun
da arttign goriildii. Tedavi planlamalarinda bu durum dikkate almarak tedavi

planlamalarinin optimizasyonu yapilmalidir.

5.4 Bas-boyun Boost Isinlamasi

Bas-boyun boost 1sinlamasinda terdpatik menzile uygun elektron enerjisi (E = 10 MeV)
ve ylizey diizensizligini gidermek ve riskli organi tedavi disinda birakmak amaciyla
uygun gantri acist (G = 88°) ile yapilan tedavi planlamasinda hacmin alacagi doz
maksimum, riskli organ hacmin alacagi doz minimum olacak sekilde tedavi

planlamasina karar verildi.

E = 10 MeV elektron enerjisinde yapilan gogiis duvari 1ginlamasi i¢in elde edilen TPS
doz degerleri ile rando fantom 1sinlamasi sonucu elde edilen ortalama TLD doz
degerleri kiyaslandiginda aradaki farkin % + 3 smirlan igerisinde oldugu gézlendi

(Cizelge 4.22, Cizelge 4.23).

5.5 Sonug

e Enerjinin artmasiyla akcigerdeki izodoz egrilerinin yumusak dokudaki izodoz
egrilerine gore daha derine gittigi gozlendi. Sol ve sag akciger yapilarinin
yogunluk farklar1 nedeniyle bu yapilardaki cm akciger basina izodoz derinliginin
artiginin esit olmadigi goriildi.

e Kemik yapilarindaki izodoz egrilerinin yumusak dokudaki izodoz egrilerine gore
yilizeye daha yakin oldugu gozlendi. Elektron enerjilerinin artis1 ile cm kemik
basina izodoz derinliklerinin azaliminin arttig1 gozlendi.

e Tiim elektron enerjilerinde gantri agisi1 arttikca izodoz egrilerinin derinlikleri

azalmaktadir.
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e Hedef hacmin maksimum homojen doz almasi saglanirken riskli organ dozu

minimum olacak sekilde tedavi planlamalarinin optimizasyonu yapilmalidir.
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