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X—iginlarmin tipta goriintiileme alaninda kullanilmaya baslanmasi ve daha sonra radyoaktif elementlerin
kanser tedavisinde kullanilmasiyla tip alaninda 6nemli gelismeler meydana gelmistir.

Bu ¢alisma Konya Ozel Radyasyon Onkoloji Merkezi’nde bulunan lineer hizlandirici cihazinda 6 MV ve 15
MV X-is1n1; 6, 9, 12, 15 MeV elektron enerjileri kullanilarak yapilan 1s1mn tedavisi aragtirilmigtir.  Radyoterapide
yapilan tedavi planlamasinda, hastada belirlenen hedef hacime istenilen dozun verilmesi ve tiimdriin yok
edilmesi amaglanmistir. Hastaya ¢ekilen bilgisayarli tomografi (CT) goriintiileri elde edilerek, CT’ den gelen
enine kesit goriintiilerden 3 boyutlu goriintii olusturularak hastanin konturlama islemi yapilmaktadir. Tedavi
planlamasinin dogru bir sekilde yapilmasi, cihaza ait parametrelerin dogru bir sekilde olgiilerek verilerin
girilmesi olduk¢a 6nemlidir. Tedavi planlamasinda radyasyonun tipi, alan boyutu, derinlik ve 1s1n diizenleyiciler
gibi birgok parametre kullanilmaktadir.

Anahtar kelimeler: izodoz dagilimlari, kaynak cilt mesafesi (SSD), X-1s1n1, ylizde derin doz (%DD)
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Using the X-ray imaging technique in the medical field, especially their applications in the cancer therapy,
have given rise to very important developments in the medical sciences.

In this study, we have investigated the beam therapy carried out by the linear accelerator producing X-rays
at 6 and 15 MV and electrons at the energies of 6,9,12 and 15 MeV used in Private Konya Radiation Oncology
Centre. In the treatment planning used in Radiotherapy, the main goal is to determine the amount of the dose to
be given, and to destroy the tumors. By obtaining the images from the Computer Tomography (CT), contouring
process of the patient is performed by composing the three dimentional images obtained from the horizontal
sectional images. In order to perform a correct treatment planning, it is very important to adjust the device and to
impose the data correctly. In the treatment planning many parameters such as the type of the radiation,
dimension of the field, the deepness and the beam editor have been ussed.

Key words: isodose distribution, percent depth dose (%DD), source-skin distance (SSD), X-ray
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SIMGELER VE KISALTMALAR

Simgeler

o: alfa

f: beta
Y: gama
n: nétron
p: proton

Kisaltmalar

BEV: Beam’s Eye View (Kusbakist Goriiniim)

CT: Bilgisayarli Tomografi

DRR: Digitally Reconstructed Radiography

DVH :Dose-Volume Histograme (Doz Hacim Histogram)
ICRU International Commission on Radiation Units
IMRT: Intensity-Modulated Radiotherapy

MeV: Mega (Milyon) Elektron Volt

MLC Multi Leaf Collimator (Cok Yaprakli Kolimator)
MU: Monitor Unit

MV :Mega (Milyon) Volt

PET: Positron Emission Tomography

SAD: Source-Axis Distance (Kaynak-Eksen Mesafesi)
SAR: Scatter-Air Ratio (Sagilma Hava Orani)

SMR: Scatter-Maximum Ratio (Sagilma Maksimum Orant)
SPECT: Single Photon Emission Computed Tomography
SSD: Source Skin Distance (Kaynak-Cilt Mesafesi)
TAEK: Tiirkiye Atom Enerji Kurumu

TAR: Tissue-Air Ratio (Doku-Hava Orani)

TMR: Tissue-Maximum Ratio (Doku-Maksimum Orant)
TPR: Tissue-Phantom Ratio (Doku-Fantom Orani)

TPS: Tedavi Planlama Sistemi

3-B: Ug Boyutlu

3-BKRT: Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi

%DD: Yiizde Derin Doz
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1. GIRIS

1895 yilinda Wilhelm Conrad Rontgen tarafindan X-isinlarmin (ilk klinik goriintii),
1896 yilinda Henry Becquerel tarafindan radyoaktivitenin (uranyum tuzlari) ve 1902 yilinda
da Piere ve Marie Curie tarafindan radyumun kesfinden sonra radyasyon ve radyoaktivite
konularinda biiylik gelismeler yasanmistir. Radyasyon kaynaklar tipta, sanayide, tarim ve
arastirmada artan bir hizla kullanilmaya baslanmistir. X-1sinlar1 1895 yili Aralik ayinda, tip
alaninda ilk kez kullanilarak bir hastanin bacagina saplanan kursunun yeri belirlenmistir. 1900
yilinda, X-1sinlarinin insan dokusuna zarar verebildigi, bununla birlikte k&tii huylu tiimdrlerin
kiiciiltiilmesinde, hatta yok edilmesinde kullanilabilecegi anlagilmistir. X-1sinlarinin,
radyumun, dogal radyoaktivitenin ve yapay radyoaktivitenin bulunmasi fizik ve tip alaninda
biiylik gelismelere yol agmis ve radyoloji biliminin dogmasina neden olmustur. Gliniimiizde
modern hizlandiricilarda proton, notron, alfa parcaciklar1 ve karbon ¢ekirdekleri
hizlandirilarak bu 1sinlar tedavi amaclh kullanilmaktadir. Biz bu ¢alismamizda biiyiik dl¢iide
X-1sinlar1 ve elektron 1sin demetlerinin elde edilmesinde kullanilan lineer hizlandiricilar ve
kullanim alanlarini inceledik.

Lineer hizlandiricilar 4-25 MV (megavolt) arasinda X-1s1n1, 3-18 MeV (mega elektron
volt) arasinda elektron iireten tedavi iiniteleridir. Megavolt mertebesinde elde edilen tedavi
iinitelerinden olan lineer hizlandiricilar elektron hizlandiricisi olup tipta tedavi amaci ile
kullanilirlar. Radyoterapide, hizlandirilmis elektronlar yaklasik 1950°1i yillardan beri
kullanilmaktadir. Lineer hizlandiricilar, diinyada kullanilan radyoterapi cihazlar1 arasinda
biiytik bir yer tutmaktadir.

Radyoterapi, kanser hiicrelerinin dogrudan ya da dolayli olarak iyonlastirici
radyasyonla dldiiriilmesi temeline dayanir. Bu tedavide amag; tiimore ve yayilim bolgelerine
tiimori yok etmek icin gerekli dozu verirken ¢evre dokulari miimkiin oldugunca korumaktir.
fyonlasma bir atom ya da molekiilden bir elektron koparilmasi olayidir. Bu olay1 olusturabilen
radyasyon tiplerine iyonlastiric1 radyasyon denir. Radyoterapi, hastaliklarin tedavisinde
yiiksek enerjili foton 1sinlar1 (X-1s1nlar1 veya gama 1sinlari) ve yiiklii parcaciklar (elektron,
hadron 1sinlar1) kullanilarak uygulanmaktadir. X-1sinlar1 ile gama 1sinlar1 arasinda sadece
kokenleri yoniinden farklilik vardir. X-ismlari yiiksek hareket enerjilerine sahip olan
elektronlarin yavaslatilmasi yoluyla elde edilirken, gama 1sinlar1 uyarilmis ve kararli olmayan
cekirdeklerden elde edilmektedir.

Radyoterapinin esasin1 X-1sinlari ile yapilan tedavi olusturmaktadir. Geleneksel enerji

seviyesinde elde edilen X-1sinlarinin giricilik kabiliyeti diisiik oldugundan, derine yerlesmis



tiimorlerin tedavisinde, tiimoriin iist kisminda bulunan saglam dokular fazla miktarda doz
almakta ve bilhassa cilt reaksiyonlar1 fazla olmaktaydi. Kemik dokusu ile yumusak doku
arasindaki biiylik sogurma farklar1 Konvansiyonel X-1sinlar1 ile yapilan tedavide bir sakinca
teskil etmekteydi. Bu nedenle, doku icindeki etkilerini azaltacak, kemik ve diger dokularda
ayni sogurmay1 verecek x-1s1n1 cihazlari lizerinde yogun c¢alismalar yapildi. Yiiksek enerjili
X-151m1  demetlerinin  konvansiyonel tipte c¢alisan cihazlar ile elde edilemeyecegi
anlasildigindan, yiiklii pargaciklar hizlandirilarak baska sistemler {izerinde arastirmalar
yapildi. Bu amaclh ilk lineer hizlandirici, 1928 yilinda Isvegli fizik¢i Widerde tarafindan
yapildi. 1930’lu yillarin sonunda yiiksek frekansli, ¢ok kisa dalga boylu osilatorler
gelistirilerek lineer hizlandiricilarda, elektron hizlandirilmasinda kullanildi. Béylece degisik
enerjilerde hem X-i151n1 hem de elektron demetleri veren cihazlar yapildi. Giiniimiizdeki
medikal lineer hizlandiricilarin da esasini olusturan ilk mikrodalgali hizlandiricilar, 1948°de
Ingiltere ve 1955°de Amerika’da kurulmustur (Johns H.E, 1983)

Diinyada tip alaninda kullanilan 15,000 pargacik hizlandiricisinin %3’l niikleer tipta,
%30’u ise radyoterapide kullanilmaktadir.

Bu calismanin ikinci bdliimiinde kanser, kanserin nedenleri ve iilkemizde goriiliis
sikligr ile ilgili bilgiler sunulmustur. Ugiincii boliimde ise konu ile ilgili temel bilgiler yer
almaktadir. Dordiincli  boliimde lineer hizlandiricilarin  ¢alismasi, kanserli dokularin
tedavisinde kullanilmasi ve dozimetri parametreleri incelenmistir. Son boliim ise hastalarin
tedavi planlamasinin yapilmasi, yogunluk ayarli radyoterapinin arastirilmasi ve literatiire

dayanarak vardigimiz sonuglar1 icermektedir.



2. KANSERIN TANIMI, NEDENLERI, CESITLERI VE TEDAVISI

2.1. Kanserin Tanimi

Kanser, hiicrelerde DNA'nin hasar1 sonucu hiicrelerin kontrolsiiz veya anormal bir
sekilde biiyiimesi ve ¢ogalmasidir. Viicudumuzdaki tiim organ ve dokular belirli bir diizen
icerisinde ¢alisir. Bunlar1 olusturan hiicreler de benzer sekilde belirli bir diizen i¢inde biiyiir,
boliiniir, ¢cogalir ve 6liir. Viicudumuzdaki normal hiicrelerin ¢ogalmasi sirasindaki kontrol
sistemimizin ¢alismamasi anormal hiicrelerin olusmasina neden olur ve hiicreler devamli
cogalarak anormal hiicre topluluklari olusturur.

Kanser, viicut hiicrelerinin kontrolsiiz bir sekilde iireyerek komsu dokular1 isgal etmesi
(invazyon) veya kaynagini aldigi organdan daha uzak bir yere, kan veya lenf yoluyla
yayillmasi (metastaz) ile olusan bir hastaliktir. Hiicreler DNA replikasyonlar1 esnasinda
meydana gelen bozulmalar nedeniyle yapi degistirirler. Normal viicut hiicre ve dokulari,
orijinal blyiiklik ve yapilarim1 korurken, kanser hiicreleri saldirgan bir tablo c¢izerler.
Bagisiklik sisteminin etkinligini bozan durumlar kanseri hazirlayici etmenler (predispozan)
olarak bilinir. Bagisiklik sistemi tarafindan yok edilmemis olan bu hiicreler kontrolsiiz

bigcimde tireyerek bulunduklari dokuyu iggal ederler.

Sekil 2.1. Normal hiicre bolinmesi Sekil 2.2. Kanser hiicresi boliinmesi

Kanser potansiyeli olan hiicrelerin en oOnemli 6zelligi "onkogen" icermesi yani
bulundugu dokudan tamamen farkli yeni bir hiicre olacak sekilde bozulma potansiyeli
olmasidir. Bu hiicreler kanser doniisiimiinii tamamladiginda, alinan patoloji 6rneklerinde bu

hiicrelerin kdkenini tanimlamak neredeyse imkéansizdir (Vikipedi, 2010).



2.1.1. Iyi Huylu ve Kétii Huylu Tiimérler

Viicudumuzda kontrolsiiz olarak biiyliyen kotii huylu tiimdrlere kanser denir. Kanserler
iyi huylu ve kotii huylu olmak iizere iki kisma ayrilir. Kotii huylu tiimoérler bagka dokulara ve
organlara yayilma (metastaz) 6zelligi gosterirler.

Iyi huylu (benign) tiimérler kanser degildir. Komsu bolgelere yayilmazlar. Sinirlari
belirgindir. Komsu dokular1 eritmezler. Bu hiicreler, onkogen yani farklilasmiglardir
(mutasyon) ancak yine de orijinlerini tahmin etmek miimkiindiir. Tamamen ¢ikartildig1 zaman
genellikle tekrarlamazlar.

Kotii huylu (malign) tiimorler ise kanser olarak adlandirilir. Komsu organ ve dokulara
yayilirlar, kemik doku ile  karsilastiklarinda onu  dahi eritirler (rezorbsiyon). Sinirlari
belirsizdir. Malign tiimorii olusturan hiicreler o kadar farklilagmiglardir ki orijinlerinin ne
oldugunu sdylemek imkansizdir. Lenf ve kan yoluyla uzak organlara da yayilirlar (Vikipedi,
2011; Demir, 2005).

EStD huylul{lkanse=)

Sekil 2.3. Tyi huylu kanser Sekil 2.4. Kotii huylu kanser

2.1.2. Kanserin Nedenleri

Kanserin gergek nedeni halen bilinmemektedir. insanlar ve deney hayvanlari iizerinde
yapilan c¢aligmalar kanserin nedenlerinde c¢ok sayida etkenin rol aldigim1 gostermistir.
Kanserin esas nedeni hiicre boliinmesi esnasinda DNA replikasyonunun (eslenmesi) hatali
olmasi sonucu hiicrenin farklilagsmasidir. Hiicre farklilagmasina sebep oldugu sanilan bir¢ok

faktor mevcuttur ve bunlara hazirlayic1 faktorler denir. Kanser gelisiminde hormonlar,



bagisiklik sistemi, genlerde olusan kalitimsal degisikler, diyet faktorleri, viriisler, bakteriler ve
kimyasallar 6nemlidir. Bu etmenler viicuttaki normal hiicre mekanizmasin1 bozarak normal
hiicreyi anormal hiicreye, anormal hiicreyi de kanser hiicresine doniistiirmektedir. Kansere
neden olan maddelere kanser yapici etkenler adi verilir. Kansere yol actig1 bilinen nedenleri
(etkenleri) asagidaki sekilde 6zetlemek miimkiin olabilir:

- X-iginlari, gama 1sinlari, radyoaktif maddelerden yayilan parcacik radyasyonlari ve
ultraviyole 1sinlar1  gibi iyonize edici radyasyonlar kansere zemin hazirlamaktadir. Bu
radyasyonlarin etkisi altinda doku hiicrelerinde olusan iyonlar yiiksek derecede reaktif
olduklarindan DNA zincirlerini kopararak mutasyona sebep olmaktadir.

- Baz1 kimyasal maddelerin mutasyon potansiyeli yiiksektir. Mutasyona neden olan kimyasal
maddelere kanserojenler denir. Anilin boya tiirevleri, sigara dumanindaki ¢ok sayidaki
kimyasal, metilmetakrilat, asbest, silika tozlari, kdmiir ve al¢1 tozu bunlara 6rnektir.

- Asir1 miktarda ve uzun siireli sigara ile hava kirliligi ve alkol kullanilmasi degisik tipte
organ tiimorlerinin gelisimine yol agmaktadir. Ayni sekilde asir1 yagh gidalarla beslenmenin
de kanser olugsmasini kolaylastirdig: ileri siirtilmektedir.

- Kanser, anne babalardan c¢ocuklara gegen bir hastalik degildir, ancak bazi kanser tiplerine
bazi ailelerde daha sik rastlanabilecegi bilinmektedir. Bu durum genetik faktorlerin de kanser
hastaliginda bir rolii oldugunu gosterir (Vikipedi, 2011).

- Baz1 viicut hormonlar1 viicut hiicrelerinin biiyiimesini saglar. Bu dogaldir ancak, bu
hormonlarm agir1 miktarda salgilanmasi kansere yol acabilir. Ornegin erken adet géren, gocuk
dogurmayan ya da 30 yasindan sonra dogum yapan, menopoza ge¢ giren kadinlarda meme
kanseri riski ytiksektir.

- Kanser arastirmalarn fiziksel yaralanmalarin veya tekrarlayan genel enfeksiyonlarin,
yaralanmanin veya enfeksiyonun oldugu bolgede kansere yol agmasinin miimkiin oldugunu

gostermistir (Baysal, Criss, 2004).

2.1.3.Kanser Cesitleri

Kanserin belirtilerinin ortaya ¢ikmasi 5 ila 40 yil siirebilir. Akciger, meme ve
kalinbagirsaklarda goriilen karsinomlar; kemik, kikirdak ve kas dokusu gibi viicudun destek
dokularindaki hiicrelerden koken alan sarkomlar; lenf bezeleri ve bagisiklik sistemini
olusturan dokulardan koken alan lenfomalar; kemik iliginde olgunlagsmamis kan hiicrelerinin
cogalmasi ile ortaya cikan losemiler, beyin, rahim, prostat, tiroid kanser cesitleri olarak

sayilabilir (Demir, 2005).



2.1.4. Kanserin Goriillme Sikhig:

Farkli toplumlarda belli bir hastaligin goriilme sikligt ve bu sikligin degisim
nedenlerine (gevre, yasam sekli, genetik vb.) epidemiyoloji ad1 verilir. Ulkemiz mevcut kayit
sisteminin yeterli olmamas1 nedeniyle kanser insidans1 hakkinda yeterli bilgiye sahip degildir.
Gelismis tiilkelerde bir yilda goriilen kanser insidansi yiiz binde 400’ler civarinda iken saglik
bakanlig1 kanser kayit merkezine bildirilen kanser orani yiiz binde 35-40 civarindadir. Ancak
bu oranin gergekte yiiz binde 150-200 civarinda oldugu ve bu oran dikkate alindiginda
iilkemizde yilda yiiz bin civarinda yeni kanser olgusunun ortaya ¢iktigi tahmin edilmektedir.
Bu veriler iilkemiz i¢in kanserin énemli sorun oldugunu gostermektedir (Ozet, Gata, 2000).

Tiirkiye Istatistik Kurumu verilerine gére; Tiirkiye genelinde 1999 yilinda toplam 185
bin 141 kisi Olmiistiir; bunun 104 bin 213"inii erkek, 80 bin 928'ini kadin niifus
olusturmaktadir. 1999 yilindaki toplam O6lim olaylarinin i¢inde kanser kaynakli olanlarin
sayist ise 23 bin 71 olarak istatistiklere yansidi. Bunlardan 15 bin 298'ini ise erkekler, 7 bin
773Minii ise kadinlar olusturmaktadir.

2008 yilinda dlenlerin toplam sayis1 ise 215 bin 562 kisidir. Bunun 119 bin 391’1 erkek,
96 bin 171'1 ise kadindir. Bu 6liimlerin 33 bin 188'i kanser baglantilidir. Kanser baglantilt
Olimlerin 21 bin 8381 erkek, 11 bin 350'si kadindir. 1999-2008 donemindeki normal
Oliimlerin cinsiyete gore dagilimi ise erkeklerde yiizde 56, kadinlarda yiizde 44 olarak

gerceklesti. Bu verilere gore, kanserden oliimlerin yillik ortalamasi 27 bin 161 kisidir.

Tablo 1.1. Kadin ve Erkeklerde en sik karsilasilan kanser tiirleri

ERKEK | KADIN
Kanser tiri ¥iizde oran | Kanser tiirii ¥iizde oran
Akciger W77 Merme %149
Ldsemi-lenfoma %13 Lizemi-Lenfama %127
Mide %84 Uterus %10.8
Prostat %063 Akcider %2
Larinx b Mide %68
kolon-Rektum %4 Kolon-Rektum %37
Oral %31 il %27
Zilt %26 Afiz %24
Hsefagus %21
Difer %267 Dider %35




Kanserin en carpici ve degismeyen Ozelliklerinden biri de, hemen hemen tiim anatomik
bolgelerde, erkeklerde yaslara gore kanser insidanslarinin, kadinlara goére daha yiiksek
olusudur. Meme kanseri ve troid kanserleri kadinlarda daha sik iken malign melanoma, goz,
tiikiiriik bezi ve proksimal kolon kanserleri her iki cinste de esittir. Kanser epidemiyolojisi son
yillarda biiylik gelisme gostermis, giivenilir kanser istatistik verileri elde edilebilmesi amaci
ile genis capta veri bankalar1 olusturulmustur. Giiniimiizde, diinya iizerinde yas ve cinslere
gore ¢esitli kanser tiirlerinin dagilimindaki farkliliklar, kanserin neden oldugu oliimler ve

hastaligin siklig1 hakkinda 6nemli veriler bulunmaktadir.

I |

a ERKEK s

f KADIN

i o Akciger 31.45 Memet?la.da
Prostat 14.41 Deri 1.97 Deri 9.57 Mide 5.39

LT KADIN

SV | ymetst W u i . w

Akciger19.08 ' pari 5.5 Over3.13 .
Deri6.45 Prostat 5.82 J 7o F

e et ERKEK st

ERKEK Bl 5 KADIN
Akciger 24.07 R el Meme969 ||
Prostat 9.34 Mesane 7.72 i e “~ = Mide: 5.86 Ozafagus: 4102

KADIN 2 Deri 5.44 Over4.05

Meme 26.83

Akciger 6.53 LG
Mided2186 Deri- 2.07kmm

Sekil 2.5. Bolgelere gore kadinlarda ve erkeklerde kansere yakalanma yiizdeleri

Diinyada 1990 yilinda 8.1 milyon yeni kanser olgusu bildirilmistir. 2000’1 yillarin
basinda diinyada yilda 6 milyon insan kansere yakalanirken, bu say1 oniimiizdeki yirmi yil
icinde 12 milyona yaklasacaktir (T.C. Saglik Bakanligi Kanserle Savas Dairesi Baskanligi,
2009). Diinyada kanser insidansi, cesitli bolgelerde cografik farkliliklar gosterir ve her iki
cinste en sik goriilen kanser, sirasiyla akciger, mide, meme ve kolorektal kanserleridir
(Ozet,Gata, 2000). Kanser hem diinyada hem de iilkemizde %22'lik oran ile kardiyovaskiiler
hastaliklardan sonra ikinci 6liim nedenidir. Aslinda son yillarin verilerine bakinca kanseri bir
toplumsal saglik problemi olarak goérmek hi¢ de yanlis olmayacaktir. Diinyanin zengin
iilkelerinde yasayan insanlarda, fakir iilkelerdekilere gore daha ¢ok ve degisik kanser tiirlerine

rastlanmaktadir. Zengin iilkelerde kanserli hastalarin saglik bakim sistemleri ¢ok tistlindiir. Bu



durum kanserli hastalarin iyilesme oranlarinda da goriilmektedir. Amerika Birlesik
Devletleri’'nde kanserin onlenmesi, teshisi ve tedavisi ile ilgili saghk bakim sistemleri
diinyada en iyisidir. Ulkenin her tarafina yayilmis 100’den fazla yalmz kanser hastaligina
yonelik bliylik ve gelismis kanser merkezleri vardir. Bu merkezlerde her tiirlii kanserin
egitimi, teshisi, tedavisi ve kanser aragtirmalari yapilmakta, toplum kanser yoniinden
izlenmekte ve halk egitilmektedir. ABD’de 1920 yilindan itibaren veri toplanmaktadir.
Tiirkiye’de ise kanserle ile ilgili veri toplanmasina 1980 yilinda baglanmigtir.

Amerikan kanser arsivine gore; kanser sayisi ve tiirli yasa gore degismektedir.
Cocuklarin yiizde 8-12’sinde kanser goriilmektedir. En yaygin kanser tiirii 16semi ile kemik ve
beyin kanseridir. Geng yetiskinlerin ise yiizde 2-3’1 kanserlidir, en yaygin goriilen kanser
tiirleri kadinlarda meme ve beyin kanseri ile 16semi, erkeklerde de beyin kanseri, 10semi ve
hodgkins hastaligidir. Genel olarak kanserin yiizde 70-75° 1 gec yetigkinlerde goriilmektedir.
Bu yas grubunda kadinlarda en yaygin meme, akciger ve kolon-rektum kanseri, erkeklerde ise

akciger, prostat ve kolon-rektum kanserleri goriilmektedir (Baysal, Criss, 2004).

®m Trakea, Brons, Akciger
W Prostat

®m Mesane

m Kolorektal

= Mide

™ Larinks

= Diger

Grafik 1.1. Erkeklerde yerlesim yerlerine gore en sik goriilen kanserler (Tiirkiye, 2004-2006)
(T.C. Saglik Bakanligi Kanserle Savag Dairesi Bagkanligi, 2009)

= Meme

= Kolorektal

| Tiroid

= Uterus Korpusu

B Trakea,Brons,Akcifer
= Mide

= Diger

%5,0

Grafik 1.2. Kadinlarda yerlesim yerlerine gore en sik goriilen kanserler (Tiirkiye, 2004-2006)
(T.C. Saglik Bakanligi Kanserle Savag Dairesi Bagkanligi, 2009)



Tablo 1.2. Cinsiyete gore diinyada kanser goriilme siklig

Sira Erkek Kadin Her Iki Cins
1 Akcider Merme Akcider

2 Mide kolorektal Mide

3 Kolorektal Setviks uteri Merme

4 Frostat Mide Kolorektal

5 Karaciger Akcider Karaciger

f Adizifarinks it Prostat

7 Ozefagus karpus uteri Semiks uteri

Elde edilen bu bulgulara gore, lilkemizde erkeklerde akciger, mesane ve larinks gibi
sigara kullanimu ile iliskili kanserler ilk siralarda yer almaktadir. Kadinlarda ise meme kanseri
en sik goriilen kanserdir. Kolorektal kanserler, hem erkeklerde hem de kadinlarda {ist siralarda
bulunmaktadir. Bu bulgular, iilkemizde en yaygin goriilen kanserlerin dnlenebilir nitelikteki

kanserler oldugunu ortaya koymaktadir.

Trakea, Brons, Akciger -EE,? _ 7.5
Prostat 27,5 _
Mesane 20,3 - 2,5
Kolorektal 17 _ 12,7
Mide 14.6 - 7
Larinks £ - 0.5

MNon-Hodgkin Lenfoma 6,4 - 4,5
® Erkek

Beyin, sinir sistemi 5,3 - 4,1
m Kadin

Biobrek 4,6 . 2.5

Pankreas 4,5 . 2,7

Tiroid 2,2 - 9.3

Uterus Korpusu . 7.7
Ower . 5.8
Uterus Serviksi l 4.6

Grafik 3: En sik goriilen kanserler, yasa standardize insidans hizlari*(Tiirkiye, 2004-2006) * Yiiz binde, Diinya
Standart Niifus (T.C. Saglik Bakanligi Kanserle Savag Dairesi Bagkanligi, 2009)
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2.2.Kanser Tedavisi

Her seyden once, tiim hastaliklarin tedavilerinde esas rolii viicudun bagisiklik sistemi
tistlenmektedir. Bagisiklik sistemini zayiflatan etmenlerin ortadan kaldirilmasi tedavinin ilk
basamagidir. Kanser tedavisi onkoloji uzmani1 doktorlar tarafindan yapilir. Kanser tedavisi
kanserin tipine, yerlesimine, evresine, kiginin genel saglik durumuna ve diger faktorlere bagl
olarak degisiklikler gdsterir. Her hasta icin, o hastanin kisisel durumuna ve ihtiyaclarina gore
bi¢cimlendirilmis farkli tedavi planlar1 hazirlanir. Kanserlerin ¢ogunda kullanilan tedavi
yontemleri cerrahi operasyon, radyoterapi, kemoterapi ve hormonoterapidir (Vikipedi, 2011).

Cerrahi operasyon, kanserin tipine, evresine ve yerlestigi dokuya goére uygulanan,
uygulandig1 yerde etkili olan, degisik yontemleri bulunan bolgesel bir tedavi yontemidir.
Kanserlerin ¢ogunda, oncelikli olarak cerrahi operasyon diigiiniiliir. Bazi durumlarda kanserli
dokuyu cerrahi miidahale ile ¢ikartmak imkansiz olabilir. Bu durumda radyoterapi veya
kemoterapi uygulanir.

Kemoterapi (ilag tedavisi), kanser hiicrelerini 6ldiirticli ilaglarin agizdan veya damardan
verilerek tiim viicuda yayilmasi ve kanser hiicrelerinin Oldiiriilmesi esasina dayanan,
iyilestirmek veya yasam kalitesini diizeltmek amaciyla hastaya aralikli olarak uygulanan
kimyasal tedavi seklidir. Tek basina uygulanabildigi gibi cerrahi sonrast koruyucu onlem
olarak da uygulanabilir. Kemoterapi, hizli biiyiiyen hiicrelere etkilidir.

Radyoterapi (1s1n tedavisi) kanser hiicrelerinin dogrudan ya da dolayli olarak
iyonlagtirict radyasyonla oOldiiriilmesi temeline dayanir. Hastalig1 tedavi etmek amaci ile
kiiratif olarak, veya hastaligi tiimden yok etmenin miimkiin olmadigi durumlarda hastanin
sikayetlerini hafifletmek ve sagkalimi uzatmak amaci ile palyatif olarak kullanilir. Her iki
durumda tedaviye genellikle cerrahi ve kemoterapi yontemleri de eslik eder.
Radyoterapi cilt, beyin, meme prostat ve rahim kanseri tedavilerinde, lenf ve kan kanseri
tedavisinde etkin olarak kullanilmaktadir (Vikipedi, 2011; Demir 2005).

Radyoaktif 1sinlar etkilerini, yonlendirildikleri bolgedeki kanser hiicrelerini yok ederek
gostermektedir. Yiiksek dozda radyasyon tiimér hiicrelerini 6ldiirmekte ya da biiyiimelerini
engellemektedir. Radyoterapi sirasinda, tiimor hiicreleri yok edilmeye calisilirken c¢evre
dokulardaki saglikli hiicreler de radyasyondan etkilenip zarar gorebilmektedir. Radyasyona
bagli olarak erken donemde ya da ge¢ donemde bazi yan etkiler ortaya ¢ikabilmektedir. Erken
donemde ortaya c¢ikan yan etkiler genellikle tedavi sirasinda goriilen istahsizlik, bulanti,

kusma, yorgunluk gibi sistemik etkilerin yani sira, ishal, deri reaksiyonlar1 olabilir.
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Normal hiicreler, timor hiicrelerinde bulunmayan kendini onarma mekanizmasina sahip
olduklar1 i¢in genellikle kisa bir siire i¢inde kendilerini yenileyebilmektedir, fakat bazen,
timoriin viicuttaki yerine ve radyasyon tedavisi sirasinda verilen radyasyon dozunun
biiytikliigiine gore, tiimor cevresindeki dokular kendini onaramiyor ve organ hasarlar
olusabilmektedir. Radyoterapinin basarist; kullanilan yonteme, radyasyon onkologunun bilgi
ve deneyimiyle verdigi tedavinin sikligina ve siddetine, kullanilan cihaz ve donanimlara gore

degisebilmektedir.

Kiiratif Radyoterapi

a) Onleyici (prevantif) radyoterapi: Amag lokal niiksiin veya muhtemel metastazin,
mikroskobik tlimor hiicrelerinin yer aldigi disiiniilen odaklarin 1ginlanmasi ile 6nlenmesidir.
Kullanilan dozlar 18 ile 60 Gy arasinda degisir. Kullanildig1 durumlar; genelde cerrahi olarak
primer timoriin ¢ikartildigi timdr yatagina, veya ganglion kiirajindan sonra metastatik
lenfbezi goriildiigi durumlarda (meme kanseri, bas-boyun tiimorleri, rektum kanseri,
yumusak doku sarkomlari, medulloblastonlar vs.) 1sinlamalardir.

b) Ameliyat Oncesi (preoperatuar) radyoterapi: Cerrahi olarak tam olarak ¢ikartilamayacak
timorlerin ameliyat Oncesi 1sinlanmasi ile ameliyat edilebilir hale getirilmeleri amaglanir
(kemik, yumusak doku, rektum kanserlerinde oldugu gibi). Dozun 45 Gy’yi ge¢memesi
gerekir.

¢) Adjuvan radyoterapi - Postoperatuar radyoterapi: Cerrahi ile tiimdriin tam olarak
cikartilamadig1 veya kemoterapi ile birincil timor odaginin yok oldugu durumlarda (komplet
remisyon), timor yataginda muhtemel mikroskobik kalintilarin yok edilmesi (konsolidasyon)
amaciyla yapilan 1sinlamalardir (embriyoner tiimorler, akciger kiiciik hiicreli kanseri gibi).

d) Primer (ekskliizif - definitif) radyoterapi: Kiiratif amagla yalniz radyoterapinin kullanildig:
kiigiik hacimli bas boyun, serviks ve deri kanserlerinde veya 1sina ¢ok duyarli (radyosensitive)

veya ameliyat edilmemis kanserlerde uygulanir.
Palyatif ve Semptomatik Radyoterapi
Radyoterapi endikasyonlar1 i¢inde 6nemli bir yer tutmaktadir. Agr1 giderici olarak

kemik ve karaciger metastazlarinda, beyin ve omurilik metastazlarinda, kanama olan

tiimorlerin tedavisinde uygulanmaktadir.
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Kanser tedavisi oldukga pahali olup 6zellikle son yillarda kanser tedavisinde kullanilan
ilaglarin maliyeti belirgin Ol¢lide artmustir. Ancak bu yliksek maliyetli tedavilere ragmen
tedavinin etkinligindeki gelisme buna paralel sekilde ortaya ¢ikmamistir. Bu nedenle iilkemiz
gibi kaynaklarin ve gelir diizeyinin yeterince olmadig: iilkelerde kanser koruyucu yontemlere
agirlik verilmelidir.

Amerikan Kanser Enstitiisiince onerilen kanser mortalitelerindeki azaltma yontemleri ile
oranlar belirlenmistir.
1- Erigkinlerde sigara tiiketiminin %15 azaltilmasi kanser gelisimini %8-16 azaltir.
2- Diyetteki yag oran1 %25 altina indirilmesi ve lifli yiyeceklerin iki kat arttirilmasi kanser
gelisim riskini %8’e indirir.
3- Erken taniya yonelik tarama ile %3 oraninda kanser gelisim riski azalir.
4-Halen kullandigiz konvalsiyal tedavi yontemleriyle 6liim oraninda %10-26 arasinda
azalmaktadir. Etkinligi gosterilen yontemler ve gelistirilecek yeni yaklasimlarla kanser

gelisiminin dnlenmesi ve insidansinin azaltilmasi baslica amag olmalidir (Ozet, Gata, 2000).
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3. RADYASYONUN MADDE iLE ETKILESMESI

Radyasyon, elektromanyetik dalgalar veya pargaciklar bicimindeki enerji yayimi ya da
aktarimidir. Cevresine alfa, beta, gama gibi ¢esitli 1sinlar sacarak parcalanan maddelere
radyoaktif madde, ¢evreye yayilan alfa, beta ve gama gibi 1sinlara ise radyasyon adi verilir.
T1ibbi anlamdaki radyasyon uygulamalar1 radyasyonla goriintii elde edebilme ve radyasyonun
hiicre veya tiimorleri yok edebilme yetenegine sahip olmasina dayanir. Bu iki 6zelliginden
dolay1 radyasyon hastaliklarin teshis ve tedavisinde onemli rol oynar. Cesitli hastaliklarin
radyasyon yardimi ile tanist ve tedavisi konularini igeren tip dali, niikleer tip adini alir.
Rontgen araglarindan elde edilen X-ismmlarmin yardimi ile i¢ organlari incelemek ve
hastaliklara tan1 koymak miimkiindiir. Iyonlastirici radyasyonlarin biyolojik etkilerinin
arasgtirtlmasi, temel bilim yaninda uygulama agisindan da dnem tasir. Modern toplumlarda
radyasyonlarin ¢esitli sekillerde, giderek artan amaglarla kullanilisi, hepimizi buna iliskin bir
biyolojik risk altina sokmaktadir. (Derici, 2005)

Radyasyon; iyonlastirict radyasyon ve iyonlastirict olmayan radyasyon olarak ikiye
ayrilir. Iyonlastirici radyasyon terimi, X ve gama (y) 1sinlar1 ile alfa (o), beta (B) partikiilleri,
elektronlar, protonlar, nétronlar ve kozmik 1sinlar gibi radyasyon tiplerini kapsar. Bu nedenle,
ultraviyole (mor Otesi), gorlinlir 151k ve kizil Otesi radyasyonlari gibi, canli sistemlerde
iyonlasma olayma yol agmayan radyasyon tipleri ele alinmayacaktir. Iyonlastirict
radyasyonlar partikiillerden veya fotonlardan olusan bir elektromanyetik dalga yayilimidir ve
enerjileri birbirinden farklidir. iginden gegtikleri maddelerde iyon ciftleri olusturma 6zellikleri
vardir ve bu iyon ciftlerinin molekiiler diizeyde canli dokular i¢in tahrip edici 6zellikleri
vardir. Tipta kanser tedavisinde kullanilan iyonlastirici radyasyonlar 50-400 keV ile 1,25-25
MeV seviyeleri arasindadir ve 2 yontemle elde edilir. Bunlardan birincisi yapay veya dogal

radyoaktif maddelerin atom ¢ekirdeklerinin bozunmasi (dezentegrasyonu) ile elde edilen &,

s isilar1 ve en 6nemlisi Co-60 ve Cs-137 gibi radyoaktif elementlerden elde edilen 7
isinlaridir. Bir digeri ise ndtron, proton, agir iyonlar ve yaygin olarak kullanilan elektron
hizlandiricilart ile elde edilen yiiksek enerjili pargacik 1sinlar1 ve en 6nemlisi hizlandirilan
elektronlarin, tungsten gibi atom agirlig yiiksek plakalara carptirilmas ile elde edilen yiiksek
enerjili  X-isinlaridir.  Elektromanyetik radyasyonlar yollar1 {izerinde bir cisimle
carpistiklarinda ise enerji transferi gergeklesir ve ¢arpisma sonrasi ikinci bir elektromanyetik
dalga olustugunda, ikinci dalganin enerjisi birinciye gére farklilik gosterir. Iyonlastirici

radyasyonlar, elektromanyetik ve partikiiler radyasyonlar olarak ikiye ayrilir.



14

3.1. Elektromanyetik Radyasyonlar

Ilk kez 1864 yilinda Maxwell, daha sonra Hertz (1887) ve Einstein (1905) yaptig
caligmalar sonucunda elektromanyetik radyasyonlarin birbirine dik yonde hareket eden (E)

elektrik alan ve (B) manyetik alan bilesenine sahip oldugunu gdstermislerdir.

Uk
o

Sekil 3.1. Elektromanyetik Radyasyon

Sekilde, FElektrik alan degisimi XY diizlemi, manyetik alan degisimi XZ diizleminde
olan bir elektromanyetik dalga OX ekseni boyunca v=c yayilmaktadir (¢c=3 x 10'° cm/sn).
Elektromanyetik radyasyonlar, siniizoidal yayilim yaparlar (Khan, 1992; Johns and
Cunnigham, 1992; Ozalpan,1980).

Bu radyasyonlar foton adi verilen enerji paket¢iklerinden olusmustur. X ve gamma
1sinlar1, radyo dalgalari, radar, ultraviyole 1sinlar1 elektromanyetik radyasyonlardan olusur.
Hizlar 151k hizina esit, dalga boylar1 ve frekanslar1 degisiktir. Her bir fotonun tasidigi enerji
E= hv’ dir. Burada E=Enerji (eV), h=sabit, Planck sabiti (6.627x107* joule/saniye),
v=Frekans olarak belirtilmektedir.

Biitiin elektromanyetik dalgalar ayni hiza sahip olmakla beraber frekanslari ile ters
orantili olan enerji seviyelerine gore bir spektruma sahiptirler. J. C. Maxwell tarafindan
tanimlanan ve elektromanyetik spektrum olarak adlandirilan bu dizilimde dalga boyu en
yiiksekten en diisiige, ya da enerji seviyesi en diisiikten en yliksege dogru; Elektrik dalgalar>
Radyo dalgalari> Mikrodalgalar> Kizil 6tesi (infrared)> Goriilebilir 151k> Mordtesi (ultra
viyole)> X-isinlar> y-1sinlar1  yer almaktadir. Spektrum iginde y-1sinlari, atomun
cekirdeginden kaynaklanan radyasyona ornek teskil ederken, elektromanyetik spektrumun X-
1511 ile kizil Gtesi 151k boliimleri arasinda kalan 1sinlar, atomun yoriingelerinden kaynaklanan
radyasyonlara 6rnektir. X ve y-isinlari, iyonlastirici radyasyon olustururken, spektrumdaki

diger dalgalar iyonlagmadan yoksun zayif enerjili radyasyon etkisi yaratirlar (Derici, 2005).
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3.1.1. X-Isinlar:

X-gmlart Alman Fizik¢i Wilhelm Rontgen tarafindan 1895 yilinda bulunmustur.
Rontgen buldugu bu isinlarin yapisini bilmediginden bunlara X adini verdi. X-isinlarmin elde
edilmesinde, Coolidge (1913) tarafindan gelistirilmis ‘Sicak Katodlu Rontgen Tiipleri’
kullanilmaktadir. X-1sinlar1 151k 1sinlartyla ayni1 6zelliktedir, fakat frekanslar1 daha biiytlik olan
elektromagnetik 1s1malardir. Dalga boylar1 mor 6tesi 1sinlarindan daha kiiciiktiir ve 0.03 ile 20

angstrom arasinda degisir. X-1ginlari iki yolla elde edilir.
3.1.1.1. Bremsstrahlung ( frenleme ) X-Isim

Bu tip X-isinlar1 hizlandirilmis elektronlarin yiiksek atom numarali (Tungsten,
Molibden gibi) hedefe carpip birdenbire durdurulmalart sonucunda meydana gelir.
Elektronlarin hedef atomun ¢ekirdegi ile etkilesmesiyle olusur. Bir elektron bir ¢ekirdegin
yakinindan gecerken ¢ekirdegin pozitif yiikii elektronun negatif yiikiine etki eder ve kuvvetli
cekim nedeniyle elektron cekirdege dogru yonelerek yakinlasir. Azalmis bir enerji ile
cekirdek yakinindan uzaklagir. Aralarindaki fark kadar enerjiye sahip bir foton yayinlanir. Bu
sekilde iiretilen radyasyona “genel radyasyon” veya “frenleme radyasyonu” (Bremsstrahlung)

denir.
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Sekil 3.2 Bremsstrahlung olay1

3.1.1.2. Karakteristik X-Isinlar1

Bu tip X-1sinlar1 hedefe carpan hizli elektronlarin anot maddesinin (tungsten), yoriinge

elektronlart ile etkilesmesi sonucu olusan karakteristik X-1sinlaridir. Bu radyasyona
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“karakteristik radyasyon” denilir; ¢linkli agiga c¢ikan enerji maddenin karakteristigi ile

ilgilidir. Gelen elektron ne kadar hizli ise daha dis yoriingelerdeki elektronlardan birini

sokebilir ve bir iist yoriingedeki elektron gelip bu boslugu dolduracagindan daha biiyiik

enerjide bir X-1s11 yayinlanir. Bu olayda yayinlanan karakteristik X-1s1ninin enerjisi daima

iki tabakanin baglanma enerjisi farkina esittir.

Ozelliklerini asagidaki gibi siralayabiliriz:

Dalga boylar1 0.1- 100 A® arasindadir.

Yiiksiiz olduklar1 i¢cin manyetik ve elektrik alandan etkilenmezler.

Isik hiz1 ile hareket ederler.

Kirinim, girisim ve kutuplasma yapabilirler.

Fluoresans ve fotografik filmlere etki ederler.

Maddeyi iyonize ederek, biyolojik ve kimyasal hasarlar meydana getirirler. Bagil
biyolojik etkinlik degeri (RBE=1) birdir. Madde i¢inden gegerken enerjilerini
fotoelektrik, compton ve ¢ift olusumu olaylar1 seklinde kaybederler.

Maddeye niifuz etme (penetrasyon) ozelligi fazla oldugundan madde iginden
kolaylikla gecerler. Bu esnada yollarindan saparlar ve sacilirlar. Madde iginde
sekonder radyasyon meydana getirirler. Atom numarasi yiiksek maddeler tarafindan
(demir, beton, kursun gibi.) sogurulabilirler.

Siddeti mesafenin karesi ile ters orantili olarak degisir.

Diisiik enerjili X-1s1nlart (50-500KV) degisik gerilim ve akimli rontgen cihazlariyla
saglanarak, teshis ve ylizey tlimorlerin (3 cm derinlikten az) tedavisinde kullanilir.
Yiiksek enerjili X-1sinlar1 (4- 25 MV) ise; gliniimiizde lineer hizlandiricilarla elde
edilmektedir ve derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde kullanilirlar. X-1s1nlar1 ayrica;
maddenin yapisinin incelenmesinde (O0rnegin; kristal diizeni, karmasik organik
maddelerin molekiil yapilar1), teknik malzeme kontroliinde, kimya ve fizik
arastirmalarinda kullanilmaktadir (Khan, 1992; Johns and Robert Cunnigham,1992;
Ozalpan, 1980).

3.2. Partikiil (Tanecik Seklinde) Radyasyon

1896 yilinda Henry Becquerel’in radyoaktiviteyi kesfetmesinden sonra atomun ve

cekirdegin yapist hakkinda 6nemli gelismeler olmustur. Radyoaktiflik uranyum tuzlari ile

yapilan ¢aligsmalar sonucu tesadiifen bulunmustur. Radyoaktif bozunma, enerji fazlaligr olan
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kararsiz atom ¢ekirdeklerinin alfa, beta ya da gama 1g1n1 ¢ikararak ya da i¢ yoriingelerden bir
elektron yakalayarak bozunmasi olayidir. Bu doniismeler sonucu ¢ekirdekten:

1- Alfa (o) 151nlar1

2- Beta () 1sinlart

3- Gama (y) 1s1nlar1

olmak tizere ti¢ farkli 1s1n ¢iktig1 gézlenmistir. Parcacik radyasyonlar1 sahip olduklart v hizi
ve m kiitlelerinden dolay1 bir kinetik enerjiye sahiptirler. Yiklii olduklar i¢in de elektrik ve

manyetik alanlardan etkilenirler (Arya, 1968).

3.2.1. Alfa (o) Parcaciklan

1903 yilinda Rutherford tarafindan tespit edilen alfalar; uranyum, radyum, toryum gibi
atomik numaralar1 yiiksek olan elementlerin parcalanmalari esnasinda daha kararli hale
geemek i¢in c¢ekirdek tarafindan disar1 atilan pargaciklardir. 2 proton ve 2 ndtrondan olusan
helyum atomunun g¢ekirdegidir. Bir 42X g¢ekirdeginin alfa 1s1masi yaparak bozunmasini

asagidaki gibi gosterebiliriz:

AX— Y+ He ™ () 3.1

Alfa parcaciklar1 cekirdek kuvvetleri ile birbirine bagli ve yapilarindaki proton
nedeniyle pozitif yliklii par¢aciklardir. Elektriksel ortamda negatif (-) kutba dogru saparlar.
+2e ylike sahip oldugu icin kuvvetli bir Coulomb alan1 vardir. Bu nedenle iyonizasyonlari
fazla oldugu i¢in enerjisini ¢abuk ve kisa bir mesafede kaybederler. Derinin ylizey tabakasini

gecebilir; fakat bir kg1t parcasiyla tamamen durdurulabilir. Tan1 ve tedavide kullanilmaz.

3.2.2. Beta (B) Parcaciklan

Beta parcaciklar1 kararli olmayan atom g¢ekirdekleri tarafindan iiretilen yiiksek hizlara
sahip elektronlardir. Beta 1ginlarinin spektrumu siirekli bir spektrumdur. Yap1 ve 6zellik olarak
elektronlara benzeyen, ancak atom c¢ekirdeginde olusan pargaciklardir. Cekirdekte normal
kosullarda elektron bulunmaz. Ancak radyoaktif bir ¢ekirdegin kararli hale gegmesi esnasinda

cekirdek i¢inde bir elektron olusabilir ve bu elektron ¢ekirdekten bir B pargacigi olarak disari

atilir. Bir 5 X ¢ekirdeginin beta 1s1masi yaparak bozunmasim asagidaki gibi gdsterebiliriz:
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ZAX —)Z+A1Y+_(1)e(ﬂ_)+v (3.2)

AX =AY+ (B +v (33)

B 1sinlart (elektronlar) negatif (-) yiikliidiirler; elektriksel ortamda pozitif (+) kutba
dogru saparlar. B -1smlar1 o-1sinlara gore hem daha hizli hem de daha giricidir. 1!, Sr*°,
Y, P2 Ru'" gibi izotoplarin betalari;; gz lezyonlarinda, tiroid kanserinde, kan

hastaliklarinda (hemofili), kemik metastazlarinda agr1 dindirici olarak kullanilmaktadirlar.
3.2.3. Gama (y) Parcaciklan

Kisa dalga boylu elektromanyetik radyasyonlardir. Gama 1s1gimmin kaynagi atomun
cekirdegidir. Bu 1smlar atom c¢ekirdeginin farkliliklarindan meydana gelir. Alfa ve beta
1stmast yapan c¢ekirdek uyarilmis hale geger ve bu uyarilmis halden normal hale gegen

cekirdek enerji fazlasini gama 1511 halinde verir. Herhangi bir ¢ekirdek, enerjisi E; olan
uyarilmis bir halden, enerjisi E ( olan son bir hale genellikle gama 1511 ¢ikararak veya “i¢

doniisiim” olay1 ile gecer. Cikan gamanin enerjisi, h Plank sabiti ve v frekans olmak iizere:
hv=E,;-E dir. (3.4)

Gama 1sinlar1 yiikslizdiir; elektriksel ortamlarda dogrultularindan sapmazlar. Gama

1sinlarmin dogrudan dogruya iyonlastirici 6zelligi yoktur.
3.2.4. Notronlar (n)

Notron, dogal hidrojen disindaki biitiin atomlarin c¢ekirdeklerinde yer alan temel
parcaciktir. Atom g¢ekirdeginin yapisinda bulunan yiiksiiz parcaciklardir. Kiitleleri protonlarin
kiitleleri kadardir. 1932 yilinda Chadwick tarafindan berilyum elementinin alfa pargaciklari
ile bombardiman1 sonucunda bulunmustur. Yiiksliz olmalari1 nedeniyle oldukca giricidirler.
Notronlar kararsiz taneciklerdir. Niikleer reaktorlerde yapay radyoaktif elementleri elde
etmekte kullanilirlar. 1965 yilindan bu yana yapilan radyobiyolojik arastirmada anoksik

bolgeye sahip tiimorlerin (tiikriik bezi, squamoz hiicreli bag boyun, prostat ve kii¢iik hiicre disi
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akciger kanserlerinde) yiiksek enerjili notronlar ile tedavisinin basarili oldugu goriilmiistiir.

Ancak giiniimiizde yaygin olarak kullanilmamaktadir.

3.2.5. Protonlar (p)

Atom c¢ekirdeginin yapisinda bulunan + yiiklii pargaciklardir ve kiitleleri elektronlarin
kiitlelerinin yaklagik 2000 kati kadardir. Madde ile etkilesmeleri iyonlagsma ve uyarilma
seklinde olur ve bu sekilde enerjilerini kaybederler. Hidrojen atomunun ¢ekirdegidir. Bas
boyun kanserlerinde, paraspinal ve prostat tiimorleri gibi yiizeysel yerlesimli tlimoérlerde
kullanilirlar. Proton tedavisinin radyoterapinin geleceginde c¢ok Onemli bir yer almasi

beklenmektedir.

3.2.6. Elektronlar (e)

Negatif yiiklii kiiclik pargaciklardir. Elektronlar ilk yillarda Betatron ve Van de Graaff
jeneratorleri ile daha sonraki yillarda lineer hizlandirici cihazlarda {iretilmislerdir.
Penetrasyon yetenekleri fotonlara gore c¢ok az, buna karsilik iyonizasyon yetenekleri
fotonlardan daha fazla olup, onlarinkine benzer biyolojik etkileri vardir. Derin dokularin
korunmasina karsilik cilt korumasi minimumdur. Cilt dozu elektron enerjisi arttikga
artmaktadir. Elektronlarin bir ortamdaki derinlik doz dagilimi yogunluga baghdir. Kiiciik
yogunluklu ortamdan gegen elektronlarin penetrasyonlari daha ¢oktur. Kii¢iik hava kaviteleri
veya kemik dokularin bulundugu boélgelerde bu yapilarin kenarlarinda elektron sagilmast
yiiksektir. (pkemik =1.9 g/cm3 , Phava= 0.25 g/cm3). Cilt ve dudak kanseri tedavisinde, gogiis
duvar1 1smmlamasinda, bas-boyun timorlerinde medulla korumasinda, tiim viicut

1isinlamalarinda kullanilir (Khan, 1992; Ozalpan, 1980; Derici, 2005).

3.3. Elektromanyetik Radyasyonlarin Madde Tarafindan Sogrulmasi

Fotonlar madde icinden gecerken ya atomlarin cekirdekleri ile ya da yoriinge
elektronlart ile etkilesirler. X ve y 1sinlar1 madde ile etkilesmelerinde baslica iic mekanizma
ile enerji kaybederek sogurulurlar:

1. Atomun bagli elektronlar ile etkilesim (fotoelektrik olay)

2. Atomun zayif bagl elektronlari ile etkilesim (Compton olay1)
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3. Bir pozitif veya negatif elektron ¢ifti meydana getirme yoluyla enerji transferi (Cift Olusum
olay1) Bu li¢ olayin olma olasiligi X-1sinlarin enerjileri ve etkilestikleri maddenin atom
numarasina bagl olarak degisir. Bu olaylar sonucunda foton ya sogurulur ya da enerjisinin bir
kismin1 maddede birakarak sagilir veya hi¢ enerji birakmadan yon degistirir (Khan, 1992;
Johns and Cunnigham, 1992; Ozalpan, 1980).

3.3.1. Fotoelektrik Olay

Enerjileri 10 KeV-500 KeV arasinda olan diisiik enerjili fotonlar i¢in en énemli enerji
kayb1 mekanizmasidir. Diisiik enerjili foton hv enerjisinin tiimiinii i¢inden gectigi ortamin
atomlarma siki bagh elektronlarindan birine vererek kaybolur. Bu olay sonunda atomun
yoriinge elektronlarindan biri firlar. Firlayan bu elektrona fotoelektron denir. Gelen fotonun
enerjisi iki sekilde harcanir. Ilki elektronu bagli oldugu yoriingeden koparabilmek igin

baglanma enerjisi, ikincisi firlatilan elektronun kinetik enerjisidir.

hn = EK + EB (3.5)

Bu tip etkilesimler atomun K, L, M, N yoriingelerindeki elektronlarla olur. Elektron
atomdan firladiktan sonra yoriingede bir bosluk olusur. Bu durumda atom uyarilmig hale gelir.
Uzun siire uyarilmis halde kalamayacagindan bosluk dis yoriingedeki elektronlardan biri ile
doldurulur, bu arada X-1g1n1 yayinlanir. Ayrica atomun X-1sin1 sogurulmasi ile tek enerjik

elektronlarin iiretilme ihtimali vardir, bu elektronlara auger elektronlar1 denir.

karekteriatix x-151niari

A ¥ (Faton)

Fotoelekiran

Sekil 3.3. Fotoelektrik olay
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3.3.2. Compton Olay1

Orta foton enerjilerinde meydana gelir. Bir X veya y 1sm1 fotonu bir elektron ile
etkilesiminde enerjisinin bir kismimi elektrona kinetik enerji olarak verir (atomun dis
yorlingesindeki bir elektrona ¢arpma s6z konusudur) ve kendisi azalan bir enerji ile baska bir
dogrultuda yayilir. Meydana gelen yiiksek enerjili elektrona “Compton Elektronu” denir. Bu
elektron tipki bir fotoelektron gibi ikincil iyonizasyon meydana getirir ve sogurulur.
Zayiflamis X veya v 1511 fotonu ise ya diger Compton etkilesmeleri ile enerji kaybeder veya

fotoelektrik olayla sogurularak tamamen ortadan kaybolur.

Serbest Elektron

Foton
A Yo Gelen

Ay' Sagilan Foton

Sekil 3.4. Compton olay1

Etkilesimde gelen fotonun enerjisinin bir boliimii elektrona kinetik enerji olarak verilir
ve elektron O acisi ile yayimlanirken, foton azalan enerjisiyle yon degistirerek ¢ agisiyla

sacilir. Compton olayinda:

hvo=ho +(1/2)mV? (3.6)

olan Einstein bagintis1 gecerlidir.
Burada hv gelen fotonun enerjisidir.
(1/2) mv** de atomdan ¢ikan compton elektronunun kinetik enerjisidir. Compton sagilmasinda

fotonun dalga boyu biiyiir.

E = hv = h(c/A) 3.7)
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3.3.3. Cift Olusum

Enerjileri 1.02 MeV’in iizerinde olan yiiksek enerjili fotonlarla meydana gelir. Cift
olusumu, Einstein’nin kiitle ve enerji esitligi (E=mc?®) prensibine gore meydana gelir. Bu
olayda foton, atomun c¢ekirdeginin elektromanyetik alani ile kuvvetlice etkilesir ve tim
enerjisini vererek negatif ve pozitif elektronlardan olusan bir ¢ift meydana getirir. Elektronla
ayni kiitlede ve pozitif yliklii olan elektrona pozitron denir. Yeni olusan ¢ift i¢cinde dogduklari
elektrik alanindan zit yonlerde etkilenerek birbirlerinden uzaklagirlar. Elektronun serbest kiitle
enerjisi 0.511 MeV ‘dur. Elektron ¢ifti i¢in minimum 1.02 MeV enerji gerekir. Bu nedenle
¢ift olusum olaymin esik enerjisi 1.02 MeV’dir. Bu esik enerjisi disindaki foton enerjisi
parcaciklar arasinda kinetik enerji olarak paylasilir. Elektron-pozitron ¢ifti i¢in toplam kinetik

enerji Ex=hv-1.02’MeV’dir.

Elektran

Fotan
04811 Mev
Fotan
w~ Pozitron
Y

= .

“l
L}

0,811 Mel

Foton

Sekil 3.5. Cift olusum olay1

Cift olusum ile ortaya ¢ikan elektron, bundan 6nceki olaylardaki serbest elektronlar
gibi, diger atomlarda iyonlagsma olaylarina yol acar. Pozitronda maddenin i¢inden gegerken
enerjisini kaybeder. Azalan enerjisiyle yavasca hareket eden pozitron c¢evresindeki serbest
elektronlarin biri ile karsilasirsa zit yiiklii olduklarindan birbirlerini yok ederler. Bu yok olma
olay1 sonunda her biri 0.51 MeV olan iki gama 1s1n1 olusur. Bunlara yok olma (anihilasyon)
radyasyonlar1 ad1 verilir. Bu olay parcaciklarin meydana gelislerindeki olayin tersidir. Burada
kiitle yok olarak enerji haline doniigmiistiir (Khan,1992; Harol Elford Johns and John Robert
Cunnigham, 1992; Ozalpan 1980).
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A¥=0.51MeV
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Av=0.51MeV

L 4
Sekil 3.6. Yok Olma (anihilasyon) Radyasyonu

3.4. Radyasyon Birimleri

Radyolojide kullanilan iyonizan 1sinlarin ilki olan Rontgen 1smlariin tedavi amaci ile

uygulanmalari, niceliklerin 6l¢iilmesi i¢in birim gerektigi sorununu ortaya c¢ikarmistir. Bu
birimlerden ilk olarak 1928 yilinda Rontgen (R) tanimlanmis, ardindan digerleri gelmistir.
Yakin bir gegmise kadar kullanilan geleneksel radyasyon birimleri, 1986 yilindan itibaren
koklii bir degisiklige ugramistir. Bu tarihten gecerli olmak tizere Uluslararasi Birim Sistemi
(System International d’Unites ya da kisaca SI) kullanilmaya baslamistir.
Radyoaktivite siddet birimleri Becquerel (Bq) veya Curie (Ci)’dir. Curie, radyoaktivite
siddetinin geleneksel birimidir. Radyoaktivite miktarin1 yani bir c¢ekirdegin bir bagka
cekirdege bozunmasini birim zaman basina dlger. Bir saniyede 3,7x10'" ¢dziinme gdsteren
radyoaktivite birimine 1 Curie denir. SI’ da Becquerel cinsinden ifade edilir. Saniyede 1
cekirdegin parcalandigi bir maddede radyoaktivitenin siddeti 1 Bq’dir. Bu iki birimin
birbirine déniisiimii 1 Ci= 3,7x10' Bq=37 GBq (Giga Becquerel) olarak gergeklesmektedir
(Gorpe, Cantez,1992).

Maddenin sogurdugu toplam 1simanin enerji cinsinden degeri doz olarak tanimlanir.
Iyonlastirici radyasyona maruz kalan havadan baska materyallerin enerji sogurma hizi
farklidir. Bu nedenle degisik maddelerde iyonlasma ile enerjinin sogurulmasinin
tanimlanmasinda bir standardin olmasi gerekmektedir. Bu nicelige, sogurulan doz (D) denir
ve maddenin birim kiitlesi basina iyonlastiric1 radyasyon tarafindan depo edilen enerjinin bir
oOl¢iistidiir. Sogurulan dozun en yaygin kullanilan birimi rad (radiation absorbed dose) olup 1
gram madde tarafindan 100 erg’lik enerji sogurulmasimna esittir (havada 1R=0,88 rad)
sogurulan doz i¢in SI birimi gray (Gy)’dir ve kilogram basina madde tarafindan 1 joule

sogurulmasina esittir. Doz D, rad cinsinden ol¢iildiigiinde doz esdegeri, rem (roentgen
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equivalent man) cinsinden olg¢iiliir. D i¢in SI sisteminde gray kullanilirsa doz esdegeri birimi

sievert (Sv)’dir. 1 Sv =100 rem olarak alinir (Demir, 2005).

3.5. Radyasyonun Biyolojik Etkileri

Iyonlastirict radyasyonun bir canlida biyolojik bir hasar yaratabilmesi i¢in radyasyon
enerjisinin hiicre tarafindan sogurulmasi gerekir. Bu sogurma sonucu hedef molekiillerde
iyonlagma ve uyarilmalar meydana gelir. Bu iyonlasmalar, DNA zincirlerinde kirilmalara ve
hiicre icerisinde kimyasal toksinlerin {iremesine neden olabilir. Kirtlmalarin hemen ardindan
bir onarim faaliyeti baslar. Hasar ¢ok biiyiik degilse DNA da meydana gelen kirilmalar
onarilabilir. Ancak bu onarim esnasinda da hatalar olusabilir ve yanlis sifre bilgiler iceren
kromozomlar meydana gelebilir. Bir biyolojik sistemde radyasyonun etkisi ile olusan bu
olaylar zinciri, eger radyasyon enerjisini ilk kademede, DNA ya da bir enzim molekiilii gibi
0zel bir biyolojik yap1 tarafindan sogrulmasi ile baslamigsa, boyle bir etkiye ‘Radyasyonun
Direkt Etkisi’ adi verilir (Derici, 2005). Direkt etkiler radyasyonun birincil etkisi sonucu
olusur. Serbest radikallerin kimyasal reaksiyonlar1 ve diger radyasyon iiriinleri sonucu olusan
etkiye ise ‘Indirekt etki’ denir. Ornek: OH- radikalinin DNA sekerine saldirarak DNA ipligini
kirmas.

Iyonize radyasyonun enerjisinin absorbsiyonu direk ve indirek etki ile molekiillerde
hasar olusturur. Direk etkide hasar, biyolojik sistemlerdeki anahtar molekiillerin atomlarinin
iyonizasyonunun bir sonucu olarak ortaya c¢ikar. Bu molekiiliin inaktivasyonuna veya
fonksiyonel degisikligine neden olur. Indirek etkide ise anahtar molekiillerde toksik hasar
olusturan reaktif serbest radikallerin olugsmasi1 biyolojik etkilerin ortaya ¢ikmasina neden olur.
(Giinalp, 2003).

Viicudun bir¢ok organ ya da dokusu, 6nemli sayida hiicre kaybina ragmen faaliyetlerini
normal bir gekilde siirdiirebilir. Yine de hiicre kaybi belli bir sayinin iizerine ¢iktiginda
isinlanan  kisilerde gozlenebilir hasarlar meydana gelecektir. Insanlarda radyasyonun
istenmeyen etkileri baglica iki gruba ayrilir. Bunlardan ilki radyasyon dozunun viicudun
herhangi bir doku veya organina hasar vermesi veya Onemli reaksiyonlara neden olacak
miktarda hiicre 6liimiinii meydana getirmesi sonucu ortaya ¢ikan deterministik etkilerdir. Bu
etkilerin belli bir esik dozu vardir ve esik dozundan yiiksek dozlarda ortaya c¢ikar. Doz ile
bireysel etkiler arasinda iliski vardir. Katarakt, deride eritem, sterilite ve fibrozis yiiksek
radyasyon dozlarinda olusan deterministik etkilere drnektir. Ikincisi ise kanser ve genetik

etkiler radyasyonun stokastik (rastlantisal) etkilerdir. Belli bir esik doz yoktur, meydana
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gelme olasiligl doz ile artar, siddet derecesi doz ile artmaz. Stokastik etkilere tek bir hiicrede
meydana gelen hasarlar neden olur. Doku dozu arttikca ¢ok daha fazla sayida hiicre hasar

gorecek ve stokastik etkilerin meydana gelme ihtimali artar.

3.6. Radyasyon Kaynaklar:

Radyasyon kaynaklar1 dogal ve yapay kaynaklar olabilirler. Dogal radyasyon diizeyini
arttiran en Oonemli sebeplerden biri, yer kabugunda yaygin bir sekilde bulunan radyoaktif

%) bozunmas: sirasinda salman “radon gazi”dir. Radon gazmnin

radyum elementinin (Ra
yayildig1 yiizey iizerinde bulunan evlerde iyi bir havalandirma sisteminin olmasi gerekir.
Dogal radyasyonun bir boliimiinii de uzaydan gelen kozmik isinlar olusturur. Bu 1sinlarin
biiylik bir kismi atmosferde tutulurken kiigiik bir miktar1 yerkiireye ulasabilir. Pilotlar ve

yiiksekte yasayanlar kozmik 1ginlara daha ¢ok maruz kalir.

Kozmik
14,8%

Sekil 3.7. Dogal radyasyon kaynaklarindan maruz kalinan kiiresel radyasyon dozlarinin oransal degerleri (Togay

YE. RSGD-TAEK 2002)

Teknolojik olarak, bazi radyasyon kaynaklar1 yapay olarak iretilmektedir. Bu
kaynaklar, bir¢ok isin daha basit yapilmasina olanak saglar. Dogal radyasyon kaynaklarinin
aksine tamamen kontrol altinda olmalar1 maruz kalinacak doz miktar1 acisindan onemli bir
ozelliktir. Tibbi, zirai ve endiistriyel amagla kullamilan X 1sinlart ve yapay radyoaktif
maddeler, niikleer bomba denemeleri sonucu meydana gelen niikleer serpintiler, ¢cok az da
olsa niikleer gili¢ iiretiminden salinan radyoaktif maddeler ile bazi tiiketici tirlinlerinde
kullanilan radyoaktif maddeler bilinen baslica yapay radyasyon kaynaklaridir. Dogal ve yapay
radyasyon kaynaklarindan maruz kalinan ortalama kiiresel radyasyon dozu 2.7 mSv/y1l dir.

Bu dozun, radyasyon kaynaklarina gore dagilimi ise agagidaki gibidir:
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B Kozmik: 0.39 mSv/y1l  Gama 1s1n1: 0.46  mSv/yil
B Dahili: 0.23 mSv/yil Radon: 1.30 mSv/yil
B Tibbi: 0.30 mSv/yil Serpinti: 0.007 mSv/

3.7. Radyasyondan Korunma

Radyasyondan korunmada ii¢ temel ilke vardir. Bunlar zaman, mesafe ve zirhlama

kurallari1 uygulamaktir. Dis kaynakli radyasyondan korunmak icin radyasyonun belli bir
muhafaza i¢inde olmasi, kaynaktan miimkiin oldugunca uzak mesafede durulmasi ve kaynaga
olabildigince kisa siireyle maruz kalinmasi gerekir.
Zirhlama: Zirhlamada radyasyonun ateniiasyon Ozelliginden yararlanilir. Ateniiasyon
radyasyonun gittigi yol boyunca siddetinde azalma olusmasidir. Zirhlama sirasinda goz
onilinde bulundurulacak iki birim, lineer ateniiasyon katsayisi ve kiitle ateniiasyon katsayisidir.
Lineer ateniiasyon katsayisi; bir cm’lik sogurucu bir maddenin radyasyon alanindan
uzaklastig1 fotonlarin fraksiyonudur. Bozunma sabitinde oldugu gibi absorbe edilen fotonlarin
bir ylizdesi olarak ifade edilebilir. p ile gdosterilir. Radyasyonun cinsine ve absorbe edici
maddeye gore 6zel bir degerdir.

Kiitle ateniiasyon katsayisi; lineer ateniiasyon katsayisinin absorbe edici ortamin
dansitesine boliinmesiyle elde edilir. p/p ile gosterilir.

Mesafe: Bir kaynaktan yayilan radyoaktivite miktar1 (R) kaynaga olan uzakligin (d) karesi ile
orantilidir. R= 1/d” ile gosterilir. Yani kaynaga olan mesafe arttikca alinan radyasyon dozu
azalir. Bu nedenle radyasyonla dogrudan temastan uzak durulmalidir. Laboratuar odalarinin
diizenlenmesinde, radyoaktif hastalar ve bunlarla ¢alisan personel arasinda gerekli bir uzaklik
g6z oOniinde bulundurulmalidir. Radyoaktif madde enjekte edilmis hastalar i¢in ayri1 bir
bekleme salonu olmalidir. Depo radyoniiklidler, radyoniiklid jeneratorleri laboratuarlarin en
uzak ve u¢ odalarinda bulunmalidir.

Zaman: Radyasyonla calisirken teknigin ve hizmetin kalitesini diisiirmemek kaydyla
miimkiin oldugunca hizli calismak maruz kalinan radyasyonu azaltir. Radyoaktif maddelerin
hazirlandig1 sicak laboratuar denilen boliimde g¢alisanlarin burada miimkiin oldugunca kisa
stireyle kalmalar1 ve gereksiz vakit harcamamalar1 gerekir. Bu alanlarin yiiksek radyasyon
altinda olup olmadigim1 kontrol i¢in alan sayicilarla sik sik tarama yapilmali veya 1sikl

uyaricilar bulunmalidir (Gorpe, Cantez, 1992).
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4. LINER HIZLANDIRICILAR

4.1. Lineer Hizlandiricilarin Calisma Prensibi

Hizlandiricilar yiikli parcaciklar: birbirine iten veya birbirine ¢eken elektrik alanlar
vasitastyla hizlandirilirlar. Hizlandirict igindeki parcaciklara elektromanyetik dalga (EMD)
gonderildiginde parcacik iizerinde iki bilesen etkili olur. Biri manyetik alan digeri ise elektrik
alan bilesenidir. EMD’ nin manyetik alan bileseninin pargaciin enerjisine etkisi olmaz.
Ciinki manyetik alan bileseni parcaciklarin hareket dogrultularima dik yonde bir kuvvet
uygular. EMD’ nin elektrik alan bileseni ise gidecegi yol lizerinde bulunan parcgaciklara itme
kuvveti uygular. Parcacik negatif yiiklii ise kuvvetin yonii elektrik alanin yoniiyle ters,
pargaciklar pozitif yiiklii ise kuvvetin yonii elektrik alaninin yoniiyle ayni olur. Sonug olarak
parcaciklar dalga ile birlikte hareket etme egilimindedir.

Lineer hizlandirma, elektronlarin bir tiip boyunca yiiksek frekansli EMD kullanilarak
hizlandirilmasi islemidir (Lauger, 1995).

; Vakumnlodor ve
hakwr diskerden
vapulmestir

H. Tiipe
elekiron saglar

DC Gitg Kay '| 3000 MHz emd
DC alam sajilar | elde edilir

Sekil 4.1. Lineer hizlandiricinin ana kisimlart ve yardimer elemanlari

Gili¢ kaynagi modiilatore DC akim saglar. Elektrik akimi modiilatorde depolanir ve
sebekeye pulslu akim iletir. Bu akim modiilator i¢inde bulunan thyraton lambalar1 araciligi ile

elde edilir.
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Bir kontrol sistemi bu akimi belli araliklarla titresim (mikrodalga) olusturur ve bu
titresimler magnetron veya klystron tiiplerine ve ayni zamanda elektron tabancasina iletilir.
Magnetron EMD f{ireten, klystron ise EMD’ y1 giiclendiren diizeneklerdir. 15 MeV’ den daha
biiyiik elektron i¢in klystron kullanilir. Radar dalgalarini elde etmekte kullanilan magnetron
veya klystron gibi 6zel tiiplerden frekansi yaklasik 3000 MHz olan EMD elde edilir.
Magnetron veya klystrondan c¢ikan EMD dalga klavuzu ile hizlandiric1 tiipe gelir.
Elektronlarin hizlandirilmalar i¢in yiiksek frekansli manyetik dalga odaciklar1 kullanilir. Bu
sekilde eksi yiiklii elektronlarin manyetik alandan etkilenmesi sonucu, yiiksek kinetik enerji
kazanmalari mimkiin olur. Elektronlar1 hizlandirmak i¢in tasarlanmis mikrodalga
odaciklarinin dogrusal dizilimi ile meydana gelen dalga klavuzu, hizlandiricinin 6nemli
parcalarindan biridir. Genellikle bakirdan yapilan ve yiiksek vakum altinda bulunan dalga
klavuzu, igerisinde yaklasik 3000MHz frekansta titresim olusan silindir seklinde, cap1
yaklasik 10cm olan , % dalga boyu araliklarla metalik disk veya diagramdan olusan seri

odaciklardan ibarettir (Khan, 1992).
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Hareketli Dalga e
Sekil 4.2. Dalga kilavuzunda elektriksel alan dagilimimin sematik gosterimi

Ayni zamanda elektron tabancasindan elde edilen elektronlar 50 keV’luk enerji ile (0,4
x 151k hiz1) hizlandirict tiipiin igcine gonderilmektedir. Bu elektronlarla magnetron veya
klystrondan gelen mikrodalgalar arasinda elektromanyetik etkilesme olur. Elektronlar, enerji
kazanmak ve hizlandirilmak i¢in elektromanyetik dalgalarin iizerine bindirilir ve odaciktan
odaciga kanal boyunca dogrusal olarak ilerleyerek gittikce hizlanir. Odaciktan ¢ikan
elektronlarin hizlar1 her odaciktan aldiklart hizlar1 toplamina esit olur (Kenneth S. Krane,

2002).
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Hizlandiricr tiipiin sonunda elektronlar maksimum enerji kazanirlar. Hizlandirma
alanina iletilen titresimlerin hepsinin ayni frekansta olmasi frekans diizenleyicisi, lineer
hizlandirma tiipiinde olusabilecek iyonlar1 tutmak ve daha 6nce olusturulan vakumu saglamak
icin ise vakum pompast kullanilir. Vakum altinda hizlandirilan elektronlar yaklasik 3 mm
kalinliginda bir demet olustururlar ve daha yiiksek enerjili 1sinlar elde etmek i¢in demet
saptirict 90 veya 270 derece saptirilarak elektron demetinin ¢ikacagr kafa kismina

yonlendirilir (Lauger, 1995; Khan, 1992).
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Sekil 4.3. Elektron Lineer Hizlandiricinin Semasi

Tedavi kafas1 kursun, tungsten veya bunlarin alasimindan yapilmis olup, asagidaki
boliimlerden olusur:
Hedef: Tedavi kafasi; kursun tungsten veya kursun tungsten alasimi olan yiiksek yogunluklu
koruyucu materyal icerir. Radyasyon sizintisina kars1 yeterli derecede koruyucu gorev goriir.
Hedef olarak kullanilan agir metal genellikle yiiksek atom numarasina sahip tungstendir.
Cihazin kafa kismima gelen elektron demeti hedefe carptirilarak yiiksek enerjili foton
demetleri elde edilir. Isin hastaya verilmeden once diizeltici filtrelerden gegirilir. Elektron
demeti elektron modunda kullanilacaksa elektron sagici foillere gonderilerek demet yayilir ve

homojen bir elektron demeti elde edilerek dogrudan tedavide kullanilir. Sagici foil ince bir
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metalden yapilmistir ve bu metal genellikle kursundur. Foil kalinlig1 elektronlarda 6nemlidir
¢linkli metale gelen elektronlarin bir kismi frenleme radyasyonu (bremsstrahlung) etkisi ile X-
1s1nlarini olusturabilir. Bu yiizden foil kalinlig1 yeterince ince olmalidir ( Johns H.E, 1969)
Sagcicl filtre ve birincil kolimator: Isin demetinin ¢apini tayin etmek amaciyla, demet ilk
once X-151m1 hedefinin hemen altindaki birincil sabit kolimatorler ile kolime edilir. Elektron
modunda, demeti dagitarak tedavi alani igerisinde diizgiin bir elektron akisi olusturmak
amaciyla elektronlar sagici filtreye carptirilir.

Diizlestirici filtre (egalizator): X-isinlarim1i homojen hale getiren koni seklinde dizayn
edilmiglerdir. Kursun, tungsten, uranyum, celik, aliminyum veya bunlarin bilesiminden
yapilmistir. Alanda demet yogunlugunu diizgiin hale getirmek i¢in kullanilir.

Elektron siipiirgesi: Elektron demetini homojen hale getiren (elektron 1sinlamasi halinde,
yani tungsten hedefin kullanilmadigi durumlarda devreye girer) manyetik alan olusturan
elektron siipiirgesi kullanilir. Bu elektronlarin homojen sekilde dagilmasini saglar.

iki ayn1 iyon odasi: Verilen dozun &lgiilmesi, 1smn demetinin siddeti ve dogrusal olup
olmadigmin kontrolii amacghdir. Kolime edilmis demet doz hizi, toplam doz ve alan
simetrisini 6l¢mek i¢in kullanilir.

Isik lokalizor sistemi: Isik kaynagi ve ayna yardimiyla tedavi alanini gostermek igin
kullanilir.

Ikincil kolimator (ceneler): Tedavi alani igin hareketli ¢enelerden yapilmuslardir. Kursun
veya tungstenden yapilmis olup, dikdortgensel tedavi alanmini belirler. Elektronlar igin

aplikatdrler kullanilir (Khan, 1992).
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Sekil 4.4. X-15m1 (A) ve elektron (B) modunda tedavi kafasi
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Gantry: Lineer hizlandiricilar, radyasyon kaynaginin yatay eksen iizerinde dondiirebilecek
sekilde dizayn edilirler. Gantry yatay bir eksen etrafinda donerken kolimatoérde alanin
merkezinden gegen dik eksen etrafinda doner. Gantry’nin donme ekseni kolimatoriin donme
eksenlerinin kesistigi noktaya isocenter denir. Modern lineer hizlandiricilar gantry aksinda

360° donerler ve izosentrik-rotasyon 1sinlama tekniklerine uygun yapilmiglardir.

Sekil 4.5. Linac gantry donme yonii, kolimatér donme yonii ve hasta koltugunun hareket yonleri

Lineer hizlandiricilar toraks, batin, pelvis ve i¢indeki organ tiimdrlerinin tedavisinde
kullanildig1 gibi hedefi ¢ikarildiginda elektron tedavisi de uygularlar.

Elektron 1sinlari, 151n tedavisinde 5 cm derinlige kadar yerlesimli olan tiimorlerin
tedavisinde, tek basina veya foton 1sinlarryla birlikte kullanilmaktadir. Ozellikle, son yillarda
cilt timorlerinin ve yiizeysel lezyonlarin tedavisinde kullanilan diisiik enerjili X-1sinlarinin
kullanim1 azalmakta, onlarin yerini elektron 1sinlar1 almaktadir. Goz gibi kritik organlarla
cevrili yiizeysel lezyonlarin tedavisi biiyiik bir dikkat gerektirir. Bu tiir lokasyonlar i¢in daha
kiigiik marjinler, diger bir deyisle kiiclik tedavi alanlar1 gerekir. Diger taraftan, bahsedilen
lezyonlar yiizeysel olduklar1 i¢in bu tiir tedavilerde elektronlarin kullanilmasi, tedavide daha
anlamli sonuglarin elde edilmesini saglar (Biggs, 1994; Hendee,1984; Horton, 1987; Johns,
1983; Kuter, 1984).

Elektronlar, yiizeyden baglayan uniform kabul edilebilecek doz dagilimma sahip

olmalar1 ve belli derinlikten sonra hizli doz diisiisleri gibi 6zellikleri ile saglikli dokularin
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korunmasinda diger 1ginlara nispeten biiylik oncelige sahiptirler. Cilt ve dudak tiimoérlerinde,
meme tlimorlerinde 6zellikle Toraks ylizeyi, tiimor yatagina yapilan ek tedavilerde, bas-boyun
tiimorlerinde lenf nodlarima tamamlayict doz olarak verilmesi gibi 6zellikleriyle kanser
tedavisinde biiylik rol oynarlar. Elektron isinlar ile yilizeye yakin yerlesimli tiimdrlerde
penetrasyon derinliginin daha iyi kontrol edilmesi yoluyla derin yerlesim hastaliksiz
dokularda olusacak radyasyon hasarimin Onlenmesi miimkiin olabilir (Biggs, 1994;
Hendee,1984; Horton, 1987; Johns, 1983; Kuter, 1984).

Modern lineer hizlandiricilarda standart kolimatorler yerini ¢ok yaprakli kolimatdrlere
(MLC) birakmaktadir. MLC’lerin standart kolimatorlere gore onemli derecede iistiinliikleri
vardir. MLC’ler 1511 her hastaya, alana ve tiimore gore sekillendirerek gonderebilmektedir

(Van, 1999).

Sekil 4.6. MLC sisteminin alttan goriiniisii, ve MLC ile sekillendirilmis bir tedavi alan

4.1.1. Hareketli ve Duran Dalga Hizlandiricilan

Ilerleyen ve duran dalga hizlandiricilar1 gibi birgok lineer hizlandirici ¢esidi vardur.
Fakat radyoterapide kullanilanlar spektrumun mikrodalga bolgesindeki frekans araligina
diiser. Ilerleyen dalga ve duran dalga hizlandiricilar1 arasindaki fark hizlandiricr dalga
klavuzunun tasarimindan kaynaklanmaktadir. ilerleyen dalga esasina gore calisan
hizlandiricilarda, mikrodalga giicii elektron tabancasinin bulundugu ugtan verilir. Hizlandirict
tiipiin sonunda kalan mikrodalga enerjisini soguran yiik vardir ve bu yiik dalgalarin geriye
yansimasina engel olur. Duran dalga tipli hizlandiricilarda ise iki taraftan maksimum yansima

saglanarak giden ve geri donen dalgalarin birlikte var olmasi ile duran dalga olusturulur.
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Mikrodalga gii¢ direnci elektronlarin elektron tabancasindan girdigi uctadir. Her iki tip
hizlandiricida da asagidaki bilesenler mevcuttur: Elektron tabancasi, mikrodalga iireteci ile
beslenen ve birka¢ boliimden olusan dalga klavuzu mikrodalga iireticisi, modiilatér ve X-
1sinlarini tiretebilmek icin hedef. Ayrica pek ¢ok hizlandirici esmerkezli tedavi yapabilen bir
yaptya ve demet bilkme sistemine sahiptir (Elekta, “Precise MLC 80 model Lineer

Accelerator Brochure).

4.2. Radyoterapide Dozimetri Yontemleri

4.2.1. Derin Doz Dagilimi

Radyasyonla tedavi edilen hastalarda doz dagilimlarin1 6l¢gmek miimkiin degildir. Doz
dagilimlan bilgileri, kiiglik hacimli iyon odast kullanilarak su fantomunda veya su esdegeri
kat1 fantomlarda 6l¢iiliir. Fantomda veya hastada derinlikle beraber sogrulan doz degisir. Bu
degisimin enerji, derinlik, alan biiyilikliigii, kaynaktan olan uzaklik, demet kolimasyon sistemi
gibi bircok nedeni vardir. Hastaya verilen dozu hesaplamak i¢in, derin doz parametrelerini
etkileyebilecek bu etkilerin bilinmesi gerekir.

Derin doz degisiminin belirlenmesi igin;

Yiizde Derin Doz (%DD) (Percentage Depth Dose ), TAR (Tissue-Air-Ratio), TPR (Tissue-
Phantom-Ratio), TMR (Tissue-Maximum-Ratio), SAR (Scatter-Air-Ratio), SMR (Scatter-
Maximum-Ratio) niceliklerinin bilinmesi gerekir. Derin doz ve izodoz dagilimlarinin
belirlenmesinde TLD, diyot ve film dozimetrisi de 6l¢iim yontemi olarak kullanilmaktadir

(Faiz, 1994; Biggs, 1994; Hendee,1984; Horton, 1987; Johns, 1983; Kuter, 1984).

4.2.2. Build-up Doz

Isinlanan dokuya enerji, primer olarak kaynaktan gelen radyasyon tarafindan doku
icine tasinmakla beraber, primer radyasyonun hareketi sonucunda olusan sekonder
elektronlarla doku i¢ine dagitilir.

Diistik enerjili (orta voltaj) radyasyon i¢in sekonder radyasyon hemen yiizeyde olusur,
her yonde dagilimi ve enerjileri hemen sogurulur. Giricilik kabiliyetlerinin az olmast
sebebiyle ylizeyin altinda primer radyasyon hizli bir sekilde azalir. Bu sebeple maksimum doz
ciltte veya cilde cok yakin bir derinlikte meydana gelir. Yiiksek enerjilerde ise, fotonlar

maddeye girdiklerinde yiizeyden ve sonraki tabakalardan yiiksek enerjili elektronlar ¢ikar. Bu
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elektronlar orijinlerinden uzak bir mesafede enerjilerini birakirlar ve primer huzme
dogrultusundan biraz ag¢ili olarak sagilirlar. Bu sagilma enerjiye ve Compton etkisine gore
olur. Bu nedenle yiiksek enerjili fotonlar i¢in dokuda maksimum doz daha derinlerde olusur.
Maksimum dozun olustugu, yani elektronik dengenin saglandigi noktaya “maksimum doz
noktas1” (build-up noktasi), ciltten bu noktayla olan uzakliga da “maksimum doz derinligi”
(build-up derinligi = rmas) denir. Maksimum doz noktasi ile yiizey arasindaki bolgeye de
build-up bolgesi denir. Yiiksek enerjili huzmelerin build-up doz etkisi “skin sparing effect”
olarak bilinir (Giirdalli, 2002).
Radyoterapide kullanilan ¢esitli radyasyon enerjilerinde maksimum doz ;

Yiizeyel ve orta voltaj 1sinlarda yiizeyde,

Co-60 gama 1sinlarinda 0,5 cm derinlikte,

4 MV X-1smlarinda 1cm derinlikte,

6 MV X- 1silarinda 1,5 cm derinlikte,

10 MV X- 1sinlarinda 2,5 cm derinlikte,

15 MV-18 MV X- isinlarinda yaklagik 3,5 cm derinlikte olusmaktadir.

Derine yerlesmis tiimorlerde, yiiksek enerjili X- 1sinlarimin  kullanilmasi cildin

toleransini agsmaksizin tiimor tizerinde istenilen doza ulasilabilmesine olanak saglar (Khan,

1994).

4.2.3. Derin Doz Yiizdesi ( % DD)

%DD, herhangi bir “d” derinligindeki absorbe dozun, huzme merkezi ekseni boyunca

“do” referans derinligindeki absorbe doza oranidir (Giirdalli, 2002).

Faolimatdr
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Sekil 4.7. Yiizde derin doz sematik gdsterimi
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Orta voltaj ve disik enerjili X-isinlart i¢in referans derinligi genellikle d,=0
ylizeydedir. Daha yiiksek enerjiler i¢in referans derinligi en yiiksek absorbe doz (build-up)
noktasin (d, = dmax) alinir. %DD, herhangi bir d derinligindeki sogurulan dozun, demetin

merkezi ekseni boyunca d, referans derinligindeki sogurulan doza oramidir. %DD genellikle

P ile gosterilir.

p= [[))—dx 100 (do =dumay) alimir. “1)

do
Dg4= Merkez eksen boyunca d derinliginde sogrulan doz
Dgo = Merkez eksen boyunca d derinliginde sogrulan doz

Birgok parametre %DD’ lar1 etkiler. Bunlar; 151 kalitesi ve enerjisi, derinlik, alan
biiyiikliigii ve sekli, SSD (source-skin-distance) ve kaynak kolimasyonudur. Bu
parametrelerin etkilerini sirastyla incelenecektir (Khan,1992; Biggs, 1994; Hendee,1984;
Horton, 1987; Johns, 1983; Kuter, 1984).

%DD’ un Isin Kalitesi ve Derinligin Bagimlihig:

%DD degerleri 151n enerjisi ile artar. Bu artis verilen bir derinlik i¢in, %DD egrilerinin
egiminin azalmasi ve huzme penatrasyonunun artmasi demektir. Yani yiiksek enerjili 1ginlar

daha penetrandir ve yliksek %DD’ a sahiptir (Gtirdalli, 2002).
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Sekil 4.8. Farkli enerjilerdeki foton demetleri i¢in merkezi eksen derin doz dagilimlart
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Tablo 4.1. Derine yerlesmis bir timor derinligi i¢in, 10 cm derinlikte, farkli huzme

kalitelerinde elde edilen %DD’ un karsilastirmasi asagida gosterilmistir:

Dermlik Enerju SSD Alan %D
{cm) (cm ) ( cmxem )

10 Co=60 80 10x10 36.4
10 4NNV x 100 10x10 62.7
10 6NNV x 100 10x10 67.7
10 250NV x 100 10x10 81.0

%DD’ un Alan Biiyiikliigii ve Sekil Bagimlihgi

Alan bagimlilig: sagilan elektron ve fotonlardan dolay1 ortaya ¢ikar. Alan biiytikliigiine
bagimli %DD’daki artis enerjiden bagimsizdir. %DD’larin alan bagimliligi, yiiksek
enerjilerde, diisiik enerjilere oranla daha azdir. Foton enerjisi aym1 kalmak kosulu ile
maksimum doz derinligi alan biiyiikliigiine bagl olarak degisir. Ornegin 25 MV(X) 15101 igin
4x4 cm alanda dmax 4 cm iken, 35x35 cm’ lik alanda bu deger 2,5 cm’ dir. Build-up
noktasinin yiizeye yaklasmasi kolimator sistemindeki elektron sagilmasi ile ilgilidir. Alan
biiylikliigiiniin artmas1 kolimatdr agikliginin artmasini gerektirir. Kolimator acikliginin
artmasi da elektron sa¢ilmasinin artmasina yol acar.

%DD verileri, genellikle kare alanlar i¢indir. Klinik pratikte, ele alinan tedavilerin
cogunlugu dikdortgen, bloklu ve sekilli alanlar oldugundan bu alanlarin kare alanlara esdeger
olmalari istenir.
2(axb)

Esdeger Karenin Kenar1 =
a+b 4.2)

formiilii esdeger alan boyutlarin1 ¢abuk olarak hesaplamak icin kullanilir ( Khan, 1992;
Biggs, 1994; Hendee,1984; Horton, 1987; Johns, 1983; Kuter, 1984).

%DD’ un SSD Bagimlihig:
Klinik radyoterapide SSD ¢ok onemli bir parametredir. %DD derindeki doza gore

ylizey dozunu belirlediginden (dyax) SSD miimkiin oldugu kadar biiylik olmalidir. Ciinki
kiigiik SSD’lerde %DD’lar kiiclik olacagindan belirli bir tiimér dozu i¢in cild dozlar1 ¢ok
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yiiksek olacaktir. Ancak mesafe ile doz siddeti diiseceginden SSD pratikteki doz siddeti ve
%DD arasinda bir uyum saglayacak mesafede olmalidir. Klinikte her hangi bir uygulamada
kullanilan SSD, standart SSD’den farkli olabilir. Yani ¢ok biiyiik tedavi alanlar i¢in biiyiik
SSD’ler gerekebilir. Boylece standart SSD i¢in olan %DD,ger¢ek tedavide kullanilan SSD

icin olan %DD’a ¢evrilmelidir.Bu ¢evirme isleminde Mayneord ( F ) faktorii kullanilir.

Ylzey

Fantom

Sekil 4.9. Yiizde derin dozun SSD bagimlilig

SSD=fi¢in D derinlikteki %DD = P(d,r,f) olsun.

P(d,r,f)) =100 x (fi+dm / fi+d ) x e "™ x Ks 4.3)
p :Lineer azalma katsayisi.

Ks: Sagilan dozdaki degisiklikleri hesaba katan bir fonksiyon.

Bir SSD’ den digerine;

P(d,r,r) =100 x (f,+dm / f,+d ) x e "™ x Ks (4.4)
Birbirine oranlarsak:

P(d,r,f;) =P(d,r,f;)) x F 4.5)
ile farkl1 bir SSD i¢in %DD elde eldir. Eger f, > f) ise ; F>1"dir.

TAR ( Doku-Hava Orani1) Kavrami

TAR kavrami ilk olarak Johns tarafindan 1953 yilinda gelistirildi ve rotasyon
tedavilerinde doz hesaplamasi i¢in kullanildi. Doku i¢inde bir d derinliginde absorbe edilen
dozun (Dy), ayn1 kosullarda havada absorbe edilen doza (D) oran1 TAR (Tissue-Air-Ratio)

olarak tanimlanir.
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Sekil 4.10. TAR 1 sematik gosterimi

TAR(d,r4)=Dg / Dhava (4.6)

TAR’lar; foton enerjisine, derinlige, alan genisligine baglh olarak degisir, kaynak
uzakligindan bagimsizdir. TAR ayni noktada Dy ve Dpaa dozlarinin birbirine orani
oldugundan foton akimina bagli mesafe esitlikten ¢ikarilir. Derinlikle beraber primer 1sinda
iistel indirgenme goriildiigiinden primer 151n i¢in TAR yalnizca derinlikten etkilenir, SSD’den
etkilenmez. TAR enerji farkliliklarindan etkilenir. MV 1sinlarda TAR dpn.x’da maksimum olur

derinlikle beraber iistel olarak azalir. Alan boyutu attik¢a dozun sagilim artar.

SAR (Sacilma Hava Orani) kavram

SAR’lar ortamda sagilan dozu hesaplamak amaciyla kullanilir. SAR, fantomda verilen
bir d derinligindeki sagilan dozun, ayni noktada serbest havadaki doza oranidir. SAR’lar
enerjiye, derinlige, alan biiyiikliigline baghdir ve SSD’den bagimsizdir. Fantomda bir
noktadaki sa¢ilmis doz, o noktadaki toplam doz-birincil doz ’a esit oldugundan matematiksel

olarak:

SAR(d, rq) = TAR(d, rg) - TAR(d,0) @4.7)

Burada TAR (d,0) sacilmus radyasyonun olmadigi 0x0 cm” alan biiyiikliigii i¢in demetin

birincil bilesenini temsil eder.
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TPR (Doku Fantom Oram) ve TMR (Doku Maksimum Orani) Kavrami

TPR fantomda herhangi bir d derinligindeki noktada 6l¢iilen dozun, sabit bir referans

derinlikte (5-10 cm) tanimlanmis olan noktadaki doza olan oranidir.

Sekil 4.11. TPR ve TMR ‘nin sematik gdsterimi

TPR(d,r,) =D, /Dt, (4.8)

Burada t, referans derinligidir.

Huzme enerjisi i¢in kullanilacak referans derinlik dp.x gibi sabit bir nokta alinirsa
TPR’den TMR kavrami ortaya ¢ikar. TMR tanimi, TPR’nin dmax‘a normalize edilmesi ile

elde edilen 6zel bir durumudur (Giirdalli, 2002).
SMR (Sac¢ilma Maksimum Orani1) Kavram

Fantomda verilen bir noktadaki sagilma dozun, dn.x da ayni noktadaki etkin primer
doza oramidir. Ortamdaki sagilan dozun hesaplanmasi i¢in ortaya konmus bir biiyiikliiktiir.
Effektif primer doz kolimatér agikligi sabit tutulurken sagict hacim sifira azaltildiginda
alanda beklenen derin doz olarak tanimlanabilir. Yani: bir derinlikteki doz — fantom sagilmasi

= Effektif primer doz gibi diistiniilebilir (Khan, 1992; Biggs, 1994; Hendee,1984; Horton,
1987; Johns, 1983; Kuter, 1984).

4.2.4. Elektronlarin merkezi eksen derin doz egrileri

Elektron demetlerinin en biiyiik 6zelligi, merkezi eksen derin doz egrilerinin seklidir.
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Homojen doz bolgesini takip eden hizli doz diisiisii X-1sinlardan farkli olarak klinikte bazi
avantajlar saglarlar. Ornegin yiizeysel tiimérlerin tedavisinde tiimér altindaki dokuyu koruma
acisindan oldukca faydahdirlar. Ciinkii elektronlar fotonlarin aksine enerjilerini ylizey
bolgelerinde yitirirler. Elektronlarin en faydali derinligi %90 derin doz egrisinin derinligi ile
verilmistir. Bu derinlik yaklasik olarak E/4 cm’dir (Burada E elektron demetinin yiizeyde en
olas1 enerjisidir). %80 derin doz egrisinin derinligi ise yaklasik olarak E/3 cm’de meydana
gelir. Yiizde derin doz degerleri (%DD) faydali derinligin disinda keskin bir sekilde diigerler
ki buda istemedigimiz derinliklerde olusacak fazla dozlar1 engellemis olur. Su ve yumusak
dokuda elektronlarin %80 ile %90 izodoz seviyeleri sirasiyla E/3 ve E/4 cm derinliktedir.
Ornegin 12 MeV lik elektron demeti 3 ile 4 cm derinligindeki tiimorlerin tedavisi igin

uygundur (Perez ve ark., 1998).
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Sekil 4.12. Elektron derin doz grafigi

Elektronlar i¢in demet enerjisinin se¢imi (tlimoriin bulundugu derinlige bagl olarak
tedavi icin secilen elektron enerjisinin se¢imi) fotonlara gore ¢ok daha kritiktir. Doz %90
izodoz seviyesinin diginda aniden azaldigindan tedavi derinligi ve istenilen enerji ¢cok dikkatli
secilmelidir. Bununla birlikte hedef hacmin belirlenmis izodoz egrisinin i¢inde olup
olmadigindan emin olmak gerekir.

Cok diisiik elektron enerjilerinde (2-4 MeV) cildin korunma etkisi fotonlara gore daha
azdir. Fotonlardan farkli olarak elektronlar i¢in ylizey doz egrisi enerji arttik¢a artar. Bu etki

elektron sagilmasindan kaynaklanmaktadir.
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Sekil 4.13. Farkli elektron enerjileri i¢in derin doz egrileri

Sekil 4.13.” te farkli enerji demetleri i¢in merkezi eksen derin doz egrilerinin
karsilastirilmasi goriilityor. Sekilden de goriildiigii gibi enerji arttikca yiizey dozu artmaktadir.
Demet olusumundaki demet saptirma ve kolimasyon sistemlerinin farkliliklarindan
dolay1 derin doz dagilimi ve yilizey dozu her cihaz i¢in 6zellikle farkli markalardaki cihazlar

icin farklidir.

4.2.5. izodoz Dagihmlar:

Radyasyon demetinin ii¢ boyutta meydana getirdigi derin doz dagilimini, merkezi eksen
derin doz dagilimi tek basina karakterize edemez, bu yiizden izodoz dagilimlarina gerek
duyulur. Sogurulan dozun hacimsel veya diizlemsel degisimlerini verebilmek i¢in dagilimlar,
izodoz egrileri ile tammlanir. Izodoz egrileri esit doz alan noktalarin birlestirilmesi ile elde
edilir. Merkezi eksenden yanlara uzakligin ve derinligin bir fonksiyonu olarak dozun
degisimini gosterir. Herhangi bir derinlik i¢in merkezi eksendeki doz, en yiiksek doza sahiptir
ve alan kenarlarina dogru azalmaktadir (Tuncel, 2002).

Derin doz degerleri, merkezi eksendeki en yliksek doz noktasina normalize edilerek
sabit SSD izodoz egrileri bulunur. izosantrik dozimetride, alan boyutu izosantr yani belirlenen
bir derinlikte tanimlanir. Derin doz degerleri ise, merkezi eksendeki ilgili noktanin doz
degerine normalize edilerek yalniz ilgili noktaya bagli tanimi ile izodoz egrileri bulunur.
Boylece bir alan i¢in farkli derinliklerde izosantr tanimlanirsa, tanimlanan her bir derinlik i¢in

farkli izodoz egrisi elde edilir (Khan, 1994; Shahabi, 1989; Purdy, 1994).



Sekil 4.14. Kobalt-60 i¢in izodoz egrileri

Sekil 4.14° de farkli elektron enerjilerinin izodoz egrileri goriilmektedir. Yiiksek enerjili

demetlerinde sadece diisiik diizeyli izodoz egrileri disariya dogru genislerken diisiik enerjili

demetlerde nerdeyse biitiin izodoz egrileri genisleme gosterirler. Eger alan acgikligi artarsa

yiiksek izodoz seviyelerinde daha koétiiye giden genislemeler olusur.

6 MeV 9 MeV

Sekil 4.15. Farkli elektron enerjilerinin izodoz egrileri
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4.2.5.1. izodoz Dagihminin Genel Ozellikleri

Herhangi bir derinlik i¢in merkezi eksendeki doz, en yiiksek doza sahiptir ve alan
kenarlarina dogru azalmaktadir. Alanin en kenarinda doz ¢ok hizli olarak diismektedir. Bu
bolge, yar1 golge veya penumbra olarak tanimlanir. Sabit SSD’ de ylizeyde, izosantrikte ise
izosantrda merkezi eksenin maksimum dozunun %50’sinin gectigi yer alan boyutu olarak
tanimlanir. Radyasyon huzmesinin geometrik sinirlarinin i¢inde ve disinda bulunan geometrik
penumbra bolgesinin genisligi; kaynak boyutuna, kaynak uzakligina ve kaynak-kolimator
mesafesine baglidir. Alan kenarindaki doz azalmasi sadece geometrik penumbra ile ilgili degil
ayni zamanda yanlardaki sacilma miktarindaki azalmayla da ilgilidir. Bu nedenden dolay1
daha cok fiziksel penumbra tanimi kullanilir. Fiziksel penumbra genisligi, belli bir derinlikte
tanimlanan iki izodozun ara mesafesidir. Ornegin; dmax derinliginde %20 ve %90 izodoz
egrileri aras1 uzaklik fiziksel penumbra genisligi olarak tanimlanmistir. Penumbra ve alanin
geometrik smirlart disinda doz degisimi, kolimator sisteminden olusan sacgilma, radyoaktif
kaynak barindiran cihazlarda cihazin kafasindan ve isinlanan ortamda olusan yan sagilmalar
ile olusabilir (Tungel, 2002; Khan, 1994; Shahabi, 1989; Purdy, 1994).

Doz profili yardimiyla diizgiinliik, simetri ve penumbra ile 151n karakteristikleri ile ilgili
bilgi edinebiliriz. Suda alinan doz profilleri kanser tedavisi i¢in agilan 11k alanindaki herhangi
bir noktadaki dozu (aktarillan enerjiyi) tespit etmek amaciyla kullanilir. Diizgiinliik alanin
%80 araligindaki doz siddetinin maksimum degisimidir, simetri ise alanin kenardan kenara

esitliginin Olciisiidiir.

DOZ PROFILIi I

DOZ %) D F

Radyasyon Alammin %80' i

50 |ooieimimimimieieiens Radyasyon Alam

Sekil 4.16. Doz Profili’nin Sematik Agiklamasi
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4.2.5.2. izodoz Dagihimlarim Etkileyen Faktorler

[zodoz dagilimlari, genellikle tedavi cihazina, 151n kalitesine, alan boyutuna ve SSD’ ye
bagli olarak tanimlanir. Bunlarin disinda, kullanilan alan sekillendirici bloklar, huzme
diizenleyiciler (wedge filtreler), viicut konturunda doku eksikligi ve i1sinlanan hacimde
inhomojenite izodoz dagilimlarini etkileyen faktorler arasinda yer alir.

Tedavi cihazi: Ozellikle Co-60 gibi cihazlarda, kaynak biiyiikliigii alan sinirlarindaki izodoz
egrisinin seklini, geometrik penumbra nedeniyle etkiler. Kolimasyon sisteminden
kaynaklanan sa¢ilma ve kolimator cilt mesafesine bagl izodoz egrisi farklilik gosterebilir.
Yiiksek enerjili X-Isim {ireten cihazlarin kolimasyon sisteminde izodoz dagilimini homojen
yapmak icin diizlestirici filtreler kullanilmaktadir. Bu filtrelerin sekli ve yapisinin izodoz
dagilimlar iizerinde ¢ok belirleyici etkileri vardir (Tungel, 2002).

Isin Kkalitesi: Isin kalitesinin veya enerjisinin artmasi ile radyasyon giriciligi arttigindan
1zodoz egrisinin derinligi artar. Alan sinirlarinda izodoz egrisinin sekli enerjiye bagli farklilik
gostermektedir. Diisiik enerjili 1sinlarda yan sagilmanin etkisiyle izodoz egrileri alan disina
dogru ¢ikintilidir. Yiiksek enerjilerde ise ileriye dogru sagilma daha belirgin oldugundan, alan
siirlarindaki izodoz egrileri daha keskindir. Bu ayni1 zamanda cihazin kolimasyon yapist ile
de ilgilidir.

Alan boyutu: Diisiik enerjili fotonlarda alan biiytimesi ile %DD’nin arttig1, bunun da izodoz
egrilerinin derinliginde bir artisga sebep oldugu goriilmektedir. Yiiksek enerjilerde ise
%DD’nin alan boyutuna bagimliliginin azalmasi nedeniyle izodoz egrilerinin derinligindeki
artis daha azdir. Kii¢iik alanlarda, alanin yalniz ¢ok kiiciik bir boliimiinde, diizgiin bir izodoz
egrisi goriiliir. Tedavi planlamasindaki enerji se¢iminden sonra en dnemli faktorlerden birisi
de alan boyutudur.

SSD: Kaynak cilt mesafesinin artmast ile %DD’nin degerinde goriilen artig, izodoz
egrilerinde de goriilmektedir. Geometrik penumbranin bu mesafeye bagli degistigi tahmin
edilir.

Diizensiz alanlar: Isinlama alanlar1 dikddrtgen, kare, daire gibi geometrik sekillerden
olugmaktadir. Isinlama alan1 i¢inde 1s1nlanmasi sakincali olan bdlgeler, saglam doku ve yasam
kalitesini etkileyen 6nemli organlarin bulundugu yerler, tespit edilerek korunurlar. Boylece
klasik 1sinlama alan1 diizglin geometrik sekilli veya diizensiz bir alan olarak big¢imlenir.
Korunacak bolgeler standart kursun bloklar, hastaya 6zgli kursun alagimdan bloklar veya

multileaf kolimator sisteminin yardimiyla korunurlar (Tungel, 2002).
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Isin diizenleyiciler

Radyasyon tedavisinin temelinde hedef hacme en yiiksek ve miimkiin olan en homojen
dozu verirken ¢evredeki saglam dokular ve risk altindaki organlara en az dozun verilmesi
saglanir. Hedef hacimde doz homojenitesini saglamak ic¢in 1sin diizenleyici filtreler ve
sogurucu bloklarin 1smm yoluna yerlestirilerek de§isim saglanir. Wedge filtreler,
kompansatorler, bolus kullanilan 1s1n diizenleyicilerdir.

Wedge filtreler: Kama seklinde olan bu filtrelerin huzmede yer almasi, kalinlik farki
nedeniyle sogurma farkina ve 1sin siddetinde farkliliga, sonugta da izodoz dagilimin normal
pozisyondan egilmesine yol acar. Egimin miktar1 wedge filtrenin acis1 olarak tanimlanir.
Wedge filtreler genellikle kursun, celik, ve bakir gibi metallerden yapilir. Cilt dozunun
artmamasi icin filtreler ciltten en az 20 cm uzaklikta yerlesmelidir. Wedgeler wedge acist ile
tanimlanir, en ¢ok kullanilan wedgeler 15, 30, 45 ve 60 derece agiya sahip olanlardir. Yiiksek
enerjilerde wedge agisinin tanimi, 10 cm derinlikteki izodoz egrisinin egiminin 6l¢iimii ile
yapilir. Wedge faktorii doz ve zaman hesaplamalarinda dikkate alinir. Demet merkezi ekseni
boyunca belli bir derinlikteki wedgeli ve wedgesiz doz degerlerinin oran1 wedge faktoriinii
verir. Bu faktdriin alana bagl degisimi s6z konusudur.

Kompansatorler: Radyasyon tedavisinde, tedavi alanindaki viicut konturunun egrilikleri ve
doku inhomojeniteleri standart izodoz dagilimini etkiler. Kompansator adi verilen 1sin
diizenleyiciler, doku diizensizlikleri veya doku eksiklikleri ve inhomojenite etkisini gidermek
icin kullanilir. Hastaya 6zgli kompansatorlerin dizayni kompansatérmetre cihazi ile yapilir.
Kompansatorler dokuya esdeger yogunluktaki maddelerden yapilabilecegi gibi aliiminyum,
piring ve kursundan da yapilir.

Bolus: Viicut konturundaki egrilikleri gidermek ve ayrica viicut bosluklarinin
doldurulmasinda bolus kullanilir. Cilt {izerine yerlestirilerek uygulanan bolus, doku esdegeri
bir maddedir. En iyi bolus sudur, fakat kullanimi1 her zaman miimkiin olmadigindan %60
piring unu ile %40 sodyum karisimi veya %50 parafin ile %50 balmumu karigsimi oldukca sik

kullanilir. Doku eksikligini gidermede bolus en c¢ok orta voltaj enerjilerde kullanilmalidir.
Yiiksek enerjilerde doku eksikligini gidermede bolusun kullanilmasiyla bu seviyedeki
enerjilerin cilt koruma etkisi ortadan kalkacaktir ve cilt daha yiiksek bir doz alacaktir. Yiiksek
enerjili fotonlarda ve elektronlarda uygun kalinlikta bolus levhalarin cilt ylizeyine konulmasi

ile en yiiksek dozun ciltte olusmasi saglanir (Khan, 1994; Shahabi, 1989; Purdy, 1994).
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4.2.6. Radyasyon alanlar1

Bir tiimorii tedavi ederken hedef hacmi tek bir 1s1n alanm1 veya iki ya da daha fazla 1s1n
alan1 kullanarak 1sinlamanin bazi Slgiitler vardir. Isinlama tekniginin se¢iminde ve tedavi
planlamasindaki doz dagilimlarinin degerlendirilmesinde kullanilan 6lgiitlerin en dnemlilerini
siralarsak:

e Uygun bir alan boyutu se¢ilmelidir.

e Birden fazla alan kullanilmalidir.

e Uygun alan agilar secilmelidir.

e Hedef hacimdeki doz degisimi tanimlanan dozun %+5 araliginda olmalidir.

e Uygun enerji se¢imi yapilmalidir.

e Risk altindaki organ ve yapilarin dozu, bu organlar i¢in tanimlanan tolerans dozu
asmayacak sekilde ayarlanmalidir.

Bu olgiitlere bagli olarak hedef hacimde en iyi doz dagilimini saglamak teorik olarak

miimkiin olsa da pratikte hasta anatomisi, 1s1mnin fiziksel parametreleri ve farkli planlar
karsilagtirabilmek i¢in gerekli zaman gibi zorlayict engellerle karsilagilir.
Karsiikl Paralel Alanlar: Iki alanin en basit birlesim sekli, hedef hacimden gegen aym
ekseni paylasan karsilikli iki 1sinlama alanidir. Karsilikli paralel alanlarin avantajlar1 basit ve
tekrar edilebilir set-up’laridir. Hedef hacimde homojen doz dagilimi saglar ve agili alanlarla
karsilastirildiginda hedef hacmi  kagirma riski daha azdir. Alan boyutu yeteri kadar
acildiginda hedef hacmin lateral olarakta kapsanmasi saglanir. Dezavantaji ise hedef hacmin
alt ve tstlindeki kritik organ ve normal dokularda fazla doz olusmasidir.

Karsilikli paralel alanlarin en 6nemli kriterlerinden biri de tedavi bolgesinin kalinligina
gore enerji se¢imidir. Homojen bir doz dagiliminin saglanmasi i¢in doz degisim araligt %+5
i¢inde olmalidir.

Acihi alanlar: Hedef hacim yiizeyine yakin yerlesimli oldugundan paralel olmayan, ayni
tarafta yer alan agili alanlarin kullanilmasi ile planlama yapilir. Bu teknikte yiizeyde ve iki
alanin st tiste geldigi yerlerde ¢ok yiiksek dozlarin olusmast beklenir. Doz homojenitesini
hedef hacimde saglamak ve saglam dokuya en az dozu vermek i¢in bu acili alanlar ile wedge
kullanim1 gereklidir. Wedgelerin kalin kenarlar1 yan yana gelecek sekilde konulmalidir

(Tungel, 2002).
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Coklu Alanlar: Karsilikli paralel iki alan teknigi, kullanilan enerji i¢in hastanin kalinlig
fazlaysa veya spinal kord gibi kritik bir organ alan disinda birakilmak isteniyorsa uygun
degildir. Boyle durumlarda ikiden fazla alan kullanilir. Coklu alanlar, oblik alanlardan
olustugunda tedavi set-up’larinda olusan tekrar edilebilme zorlugunun yan1 sira simiilasyon ve
port filmlerin degerlendirilmesinde de ayni zorlukla karsilagilir. Bu sorunlara karsin sagladigi
istiinliikler de vardir. Kullanilan alanlarin, hedef hacmin geometrik olarak kacirma riski
karsilikl1 paralel alanlara gore oldukca azalir. Hedef hacmin tiim ydnlerden kapsanmasi
istendiginde karsilikli iki paralel alanla 1sinlandig1 zaman hedef hacmi geometrik olarak
kagirma riski, alanlar birbirine bagimli oldugu i¢in daha fazladir. Halbuki ¢oklu alanlar
kullanildiginda, birbirinden bagimsiz kullanilabilecek alanlar sayesinde hedef hacmi kagirma
riski azalir. Diger bir planlama teknigi de dortlii alan kullanimidir. Dortlii alan ile iki cesit
alan diizenlemesi yapilabilir. Anterior-posterior ve sag sol lateral seklinde alanlar tarif
edilerek diizenleme yapilirsa ortaya cikan homojen doz bdlgesi dikdortgen veya kare
seklindedir. Bu planlama teknigi “box’ olarak adlandirilir. Dort alan diizenlemesini, karsilikl
oblik iki alandan olugsmasi1 durumunda ise baklava seklinde homojen bir doz bdlgesi olusur.
Bu tekniklerin en ¢ok kullanildig1 yer pelvik bolgesidir. Prostat 1sinlamasinda diizgiin doz
dagilimi edebilmek i¢in yedi alanli 1sinlama yapilir (Khan, 1994; Shahabi, 1989; Purdy,
1994).
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Sekil 4.17. 15 MV(x) igin 4 alan Sabit SSD teknigi. Yiizeydeki alan boyutu 9x9 cm, SSD=100
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Hasta planlamasinda kullanilan bir diger tedavi sekli de, Rotasyon tedavisidir. Rotasyon
tedavisi, hasta sabit kalirken demetin hasta etrafinda devamli hareketli veya huzme sabitken
hastanin huzme etrafinda donmesiyle yapilan izosantrik teknigin 6zel durumudur. Bu teknik
Ozafagus, mesane, prostat, serviks ve beyin gibi tiimorleri tedavi etmek icin kullanilir. Coklu
alan segcmek ya da rotasyon tedavisi yapmak istege baglidir. Tercih yapilirken hasta
pozisyonu, bloklama ve 1sinlanan tedavi hacmi gibi kriterler géz oniinde bulundurulmalidir.
Ornegin bloklama yapilan alanlarla rotasyon tedavisi planlamak uygun degildir. Hedef hacim

kontur merkezinde veya merkeze yakin bir yerde yerlesmis ise rotasyon tedavisi secilebilir.
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Sekil 4.18. Rotasyon Tedavisi izodoz dagilimma 6rnek; Enerji 15 MV, Izosantrda alan boyutu 7x12 cm
SAD=100 cm Ark agis1 =100 ° rotasyon
(T.Rad.Fiz.Uzm. Dr.Nural OZTURK Esternal Radyoterapide Kullanilan Sabit SSD ve SAD Teknik Dozimetri

Parametreleri ve Doz Hesaplamalart Sunumu)
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5. TEDAVi PLANLAMASI

5.1. U¢ Boyutlu Konformal Isin Tedavisi (3-DCRT) Planlamasi

Konformal radyoterapi yeni bir tedavi metodu yaklasimi degildir. Koruma bloklarinin
yerlestirilmesi, alan boyutlarinin belirlenmesi, hiizmenin yonlendirilmesi ve tedaviye uygun
1s1n agirliklarimin kullanilmas: hedef voliime istenilen en yliksek dozu verirken saglikli
dokunun istenmeyen radyasyondan korunmasini saglamaktadir. Bu yaklasim gercekte
radyoterapinin temelini olusturmaktadir. Son 10-15 yil siiresince teknolojideki ilerlemeler
konformal radyoterapinin 3- boyutlu seklinin 6nemini arttirmaktadir (ICRU 50, 1993).

3- boyutlu konformal radyoterapi, 3-D planlanan hedef voliime verilmesi miimkiin
olabilecek en yiiksek tedavi dozunu verebilmektedir. Bu bagarinin saglanmasi asagidaki
maddelerin saglanmasi ile miimkiindiir.

1. BT (Bilgisayarli Tomografi), MRG (Manyetik Rezonans Goriintiileme) gibi goriintiileme
sistemlerinin kullanimi ile hedef hacmin uygun sekilde tanimlanabilmesi,

2. 3-B tedavi planlama sistemlerinin klinikte kullanimi ile her hastanin tedavi edilecek
hacmine uygun alan sekli olusturabilmek ve giivenilir bir sekilde 3-B doz dagilimlarinin
hesaplanabilmesi,

3. Radyoterapi merkezlerinde modern tedavi cihazlarimin kullanilmasi ve iyonlastirici
radyasyonun sekillendirilmis demetler olarak giivenli ve tekrarlanabilirliginin saglanarak
verilebilmesi,

4. Bu cihazlarin yogun kalite giivenirligi programlarinin uygulanmasidir.

3-B tedavi planlamasinda planlama ve hastalarin tedaviye alinmasi asamalar1 asagida
belirtildigi gibidir;

1. 3-B’da hedef hacim ve risk altindaki organlarin lokalizasyonu
-Hastanin sabitlenmesi

-CT ve goriintiilemenin diger ¢esitleri

-Hedef ve diger organlarin ¢izilmesi

2. 3-B tedavi planlamasi

-BEV (beam’s eye view) goriis acisi

-3-B doz hesaplamasi

-Doz-hacim histogramlari

-Tiimor kontrol olasilig1 ve normal doku istenmeyen durum olasiliginin hesaplanmasi
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3. 3-B tedavi planinin verilmesi

-Tedavi pozisyonunun dogrulanmasi i¢in DRR (Digitally Reconstructed Radiaograph - Dijital
Olarak Olusturulmus Radyografi )

-Tedavi parametrelerinin tedavi cihazina transferi

4. Plan belgeleri

-Demet parametreleri

-izodoz dagilimlari

-Nicelige bagli doz ve hacim bilgisi

1. 3-B’ da Hedef Hacim ve Risk Altindaki Organlarin Lokalizasyonu

Hastanin sabitlenmesi: Hastay1 sabitlemek ve her tedavide pozisyonunun devamliliginm
saglamak i¢in her hastaya 0zel olarak sabitleme yapilmalidir. (6rnegin; bas maskesi, viicut
maskesi, vakumlu yataklar, vb)

BT ve goriintillemenin diger cesitleri (MR, Spect): Hasta BT odasinda tedavi masasinin
istline uyumlu, diizlestirilmis BT masasina kendisi i¢in yapilmis olan sabitleme sistemi ile
yatirilir. BT odasindaki lazerler kullanilarak hasta ayarlamasi (set-up) yapilir. BT si alinacak
bolge i¢in hazirlanmis olan protokole gore BT kesitleri alinir. Thorax ve pelvis icin kesit
aralig1 ve kalinlig1 genellikle 10 mm olarak alinirken, bas ve boyun bdlgesi i¢in genellikle 5
mm aralik tercih edilmelidir. Tedavi planlamasi icin BT bilgileri tedavi planlamasina mevcut
olan yontemlerden biri ile aktarilir (Dicom, Mod, scanner).

MRI, BT’ den daha iyi, yumusak doku ve normal doku goriintiisii verir. Tedavi
planlamasinda BT’ nin tercih edilmesinin sebebi, BT gorlntiisiiniin x-1sinlar1 ile
olusturulmasi, her bilgi setindeki hacim elemaninin (voxel) bir BT sayisina karsilik
gelmesidir. BT sayist bagil azaltma katsayisidir ve bu degerler tedavi planlamasinda
inhomojenite doz hesaplama algoritmalarinda kullanilir (Ercan, 2002; Goitein ve ark., 1983).
Hedef ve diger organlarin cizilmesi: Basarili bir konformal tedaviyi gergeklestirmenin en
onemli ve en zor adim1 hedef hacim ve risk altindaki organlarin yiizeylerinin ¢izilmesidir. Bu
voliim kavramlar1 timor voliimii, klinik hedef voliim, planlanan voliim, tedavi volimii,
1sinlanan voliim gibi kavramlardir. Tedavi alan1 igerisine giren risk altindaki organlar, tedavi

alan1 boyunca her BT kesitinde girilmelidir.
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— GFérinen Timmdr W olimi

Elnilk Hedef WV olium
Flanlanan Hedef WVolim

Tedaw WV olimi

[ Lsmnlanan Wolitm

Sekil 5.1. Radyoterapi’deki Voliimlerin $ematik Goriiniimii

Gorilinen timor hacmi (GTV): Timori gostermektedir. Malign (kétii huylu) biiylimenin
tamaminin elle muayenede teshis edilebilen, gozle veya goriintileme yontemleri ile
goriilebilen tiimdr biytikligiidiir.
Klinik hedef hacim (CTV): Tek kanser hiicresi veya kanser hiicrelerinin klinik olarak
bulunamayan ufak miktarlari, genellikle tiimor hacminin dis tarafinda bulunmaktadir. Bundan
dolay1 tiimdr voliimiinden daha biiyiik bir voliim 1sinlanmalidir. Bunun i¢in bir emniyet pay1
icermektedir. Hedef voliim daima doz dagilimlarindan bagimsiz sekilde, hastanin anatomisi,
tomografisi ve verilen fiziksel boyutlara gére tanimlanmalidir.
Planlanan hedef hacim (PTV): Hiizmenin pozisyonuna, biiyiikliigiine ve sekline bagl bir
marjla birlikte CTV’yi de igermektedir. Klinik hedef voliime ilave bir marj birakilarak
tanimlanir. CTV’ ye marj birakilarak PTV’nin tanimlanmasinin sebebi tedavideki set-up
hatalarindan ve diger belirsizliklerden dolayr CTV nin tedavi siiresince tedavi alani igerisinde
kalmasini saglamaktir.
Tedavi hacmi (TV): Bir izodoz ylizeyi tarafindan tamamen sarilmig hacimdir, lokal kiir temini
icin onemlidir.
Isinlanan hacim (IV): Normal doku toleransi goz oniine alinarak isinlanan hacimdir, tedavi
hacminden daha biiytiktiir ( ICRU 62, 1999)

Internatonal Comission on Radiation Units (ICRU), PTV icinde bir noktanin referans
noktasi olarak alinmasini tavsiye etmektedir. Bu referans noktasi belirlenirken birkag 6zellik

dikkate alinmalidir:
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1. Referans noktadaki doz, klinik olarak PTV’ yi saran dozu temsil edebilecek bir konumda
olmalidir.

2.Referans nokta, tam ve kolaylikla tanimlanabilen bir yerde olmalidir.

3. Referans nokta dozun dogru tanimlanabilecegi bir yerde secilmelidir.

4. Referans nokta, asir1 doz degisimlerinin olmadig bir yede secilmelidir.

Bu tavsiyeler ICRU referans noktasinin ilk olarak planlanan hedef voliimiin merkezinde
veya merkeze yakin bir yerde, ikinci olarakta 151n merkezi ekseninin {izerinde veya civarinda
oldugu durumlarda gegerlidir (ICRU 62, 1999).

Konturlama iglemi tedavi planlama sisteminin yazilimima gore ya elle ya da otomatik
olarak gerceklestirilir. Genellikle tiimor hacminin elle girilmesi tercih edilirken, viicut
konturu, akcigerler ve kemik yapilar1 otomatik olarak konturlanir. Otomatik konturlama
yapilan yapilar her BT kesitinde kontrol edilmeli ve gerektiginde diizeltme yapilmalidir.

PTV’nin sekli GTV ve CTV’nin boyut ve sekline baghidir. PTV’yi olustururken
birakilan emniyet paylari, pozisyon belirsizliklerinin asimetrik yapisi géz Oniine alinarak
tanimlanmalidir. Yani CTV etrafindaki PTV emniyet paylar1 diizglin olmayabilir. PTV ve
normal doku yapilarinin tedavi planlamasi icin tel ¢erceve veya kati yapilar gibi bilgisayar
ekraninda goriilmelidir. Yapilar arasinda farkli renkler kullanilmalidir.

BT c¢ekilirken hasta cildine veya maske iizerine yerlestirilen radyoopak isaretleyiciler
planlamada koordinatlarin belirlenmesi ic¢in gereklidir. BT, 3-B konformal radyoterapi i¢in
veri goriintlisiiniin temel kaynagidir. Bununla beraber, MRG, SPECT, PET’ ten elde edilen

bilgiler de BT bilgilerini tamamlayan bilgiler olarak 6nem kazanmaya baglamistir.

2. 3-B Tedavi Planlamasi

Konformal radyoterapide en 6énemli adim tedavi planlama agamasidir ve 3 boyutlu doz
hesaplamasinin yaninda dogrululugunun da yapilmasi gerekmektedir.

BEV (Beam’s Eye View, Kusbakisi Goriiniim) bu tedavi planlamasinin en 6nemli
araglarindan birisidir. Bize hastanin anatomisinin radyasyon kaynaginin bulundugu noktadan
bakiyormus gibi goriinmesini saglar. Boylece BEV, demetin nokta kaynaktan ¢iktiktan sonra
acilmasini gbéz Oniine alarak, hedef hacim ve risk altindaki organlara bloklarin ve
kolimatorlerin dogru yerlestirilmesini saglar. Tedavi alanlar yerlestirilirken planlama
sisteminin ekraninda gantri, masa, kolimatdér acilari, kolimatdr g¢ene pozisyonlart gibi
parametreler izlenebilmelidir. Tedavi planlama sisteminin ekraninda planin transvers, koronal,

sagital goriintiileri ve 3-B goriintiisii goriilmelidir.
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Hiizme sekillendiriciler ya her alan i¢in BEV’de manuel olarak cizilmeli ya da
penumrada goz Oniine alinarak tedavi planina bagl kalinarak hedef voliimiin etrafina bir
koruma marj1 birakarak yaratilmalidir (Ercan, 2002).

Enerji, kama filtre, 151n agirliklan secilerek plan yapilmalidir. Bundan sonra planin 3-B
doz dagilimi hesaplattiriimalidir. 3-B doz dagilimi degerlendirilmeli ve istenen izodoz
dagiliminin PTV’yi tam igine alip almadigi kontrol edilmelidir. Daha sonra transvers ve oblik
planlarda da doz dagilimi kontrol edilmelidir. Eger izodoz dagilimi PTV’yi tam olarak
sariyorsa fraksiyon sayisi, verilmesi gerekli tedavi dozu ve izodoz egrisi secilmelidir (McShan

ve ark., 1979; Goitein, 1983)

3. 3-D Tedavi Planinin Verilmesi

Plan tamamlanip, degerlendirilip kabul edildikten sonra BT goriintiilerinden DRR
(Digitally Reconstructed Radiaograph) olusturulur. DRR, 3BKRT (3 Boyutlu Konformal
Radyoterapi)’nin uygulanabilmesi i¢in gerekli ve faydalidir. DRR, 3B tedavi planmin set-
up’inda bir referans goriintii gorevi gorlir. Burada DRR’nin gorevi bir simiilasyon filminin
benzeridir. DRR goriintiileri lazer kameralar kullanilarak film {izerine ¢ikti alinip, hasta
dosyasinda saklanabilir ve tedavi planinda kullanilan alanlar, DRR’dan kontrol edilebilir.
Eger yiiksek ¢oziniirliikli DRR elde edilemiyorsa dogrulama simiilasyonlar1 faydali
olacaktir. Bunun icin hasta simiilasyona alinir. Hasta simiilasyona alinmadan 6nce tedavi
planlama sisteminde kabul edilen plan bir ag aracilig1 ile simiilatdre aktarilir. Konformal
radyoterapi uygulanan merkezlerde, tiim sistemlerin birbirine ag sistemi ile bagli olmasi
tedavideki basariy1 arttirir ve hatalart minimuma indirir. Simiilatore aktarilan plana gore hasta
simiile edilir ve simiilasyon filmleri alinir (Mijheer, 1999; McShan ve ark., 1979; Goitein,
1983).

Ik tedaviden o6nce hastanin tedavi iinitesinde 3 boyutlu plan ile tanimlanan
parametrelere gore set-up’1 yapilir. Port filmler ¢ekilir ve elde edilen port filmler DRR veya
simiilator filmleri ile karsilastirilir. Bunun yapilmasindaki amag, hastaya dogru pozisyon
verilip verilmediginin kontroliidiir. Port film ¢ekimi haftada en az bir kere yapilmalidir.

Random ve sistematik set-up hatalarinin kaynaklarina portal goriintiileme ile karar
verilir. Tedavide olusabilecek hatalara 6rnek vermek gerekirse:

e (T scanner, simiilator ve tedavi iinitesindeki lazer uyumsuzlugu
e (T scanner, simiilator ve tedavi linitesinde masa ve gantrynin sarkma ve ¢okmesi

¢ DRR olusumunda hatalar
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e Tedaviyi hazirlama ve tedavi arasinda bilgi transfer hatalari

e Radyasyon ve 151k alanlarinda hatalar

e Tedavini hazirlanmasi ve tedavi arasinda tedavi pozisyonu icin kullanilan markerlarin
kaymasi

e QGiinden giine radyasyon teknisyeni tarafindan tedavi uygulamadaki pozisyon
dogrulugu

e Hastanin tedavi sirasindaki hareketleri sonucunda tedavi pozisyonunun degismesi

Doz — Hacim Histogramlar1 (DVH)

DVH’lar planin degerlendirilmesinde 6nemli rol oynar. Tedavi planlama sistemlerinde
yapilan planlarin, diferansiyel ve kiimiilatif doz-hacim histogramlari elde edilir. Bu
histogramlarda; bir plan i¢in GTV, PTV, risk altindaki organlarin aldiklar1 doz

degerlendirilebilir ve buna gore en uygun plan secilir (Ercan, 2002).

5.2. Doz Yogunluk Ayarh Radyoterapi (Intensity-Modulated Radiotherapy - IMRT)

Kanser tedavisi alanindaki en son gelismelerden bir tanesi de IMRT teknolojisidir.
Ulkemizde sayili merkezlerde bulunan IMRT cihazi ile sadece tiimorlii bolgeye yonelik,
istenilen dozda radyoaktif 1s1n verilebilmektedir. Bu cihazla kanserli hiicrelere maksimum doz
verilirken, 151n almamasi gereken c¢evre dokulara minimum diizeyde 1s1n verilerek, yiiksek
korunma saglanabiliyor (Ling ve ark., 1996; Carol ve ark., 1995).

IMRT’nin temelinde ne oldugunu incelersek; PTV’nin iizerini saran bir normal yap1
varsa, huzme PTV iizerine yonlendirildiginde normal yapiy1 goéren huzmenin 151 yogunlugu
azaltilmakta, huzmenin PTV’ yi goren kisminda ise 151 yogunlugu arttirilmaktadir. Tiim
huzmeler i¢in bu gerceklestirilerek PTV’de sicak bir spot olusturulur. Her bilgi setindeki
hacim elemanindan (voxel) yeterli sayida 1s1n gegerse, her 1s1nin agirligi bilgisayar destegi ile
en iyi sekilde ayarlanirsa, hedef ve normal yapilarda istenilen doz saglanir (Ercan, 2002).

IMRT ‘yi diger 1sinlama yontemlerinden ayiran Ozellikler bulunmaktadir. Bu
ozelliklerden biri 151n alan sayisinin fazla olmasidir. Klasik radyoterapide 1sin alan1 sayis1 2-4
dolayindadir ve 2-4 alandan i1sinlama yapildiginda tiimoriin yakin c¢evresindeki dokular
timore yakin miktarda radyasyon dozu almaktadir. IMRT’ de ise 5-7-9 farkli 151n alani

kullanilabilmekte ve en 6nemlisi bu alanlar i¢inde kiigiik alanlar olusturularak her alana farkli
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bir doz verilebilmektedir. Boylece tlimoriin ¢evresindeki saglikli dokular maksimum koruma
saglanarak, hedefe istenilen en yiiksek dozun verilmesi saglanmaktadir. IMRT yonteminin
temelinde doz boliinmesini saglayan ¢ok yaprakli kolimasyon sistemi bulunmaktadir. Bu ¢ok
yaprakli sistem sadece tiimdr bolgesinin agilmasini saglayarak istenilen noktalarin korumasini
saglamaktadir. IMRT ‘nin temelini ve amacini agiklarsak:
- Konformal radyoterapi ile karsilastirildiginda, hedef hacim kenarlarinda daha keskin doz
diisiisiinii daha yiiksek seviyede saglamak,
- Normal doku i1simmlamasimi azaltmak, bdylece daha diisiik oranda komplikasyonlarin
goriilmesini saglamak,
- Dabha yiiksek doz verimi i¢in olanak saglamak,
- Prensipte daha fazla homojen PTV dozunu saglamak,
- Planlama ve uygulamada verimlilik saglamak,
- Yiiksek, orta ve diislik dozlar1 gerektiren hedeflerin ayni anda tedavisini saglamak olarak
siralayabiliriz.

IMRT’ nin bazi sinirlamalari ve riskleri bulunmaktadir. Bunlarin bazilar:
- Fiziksel olarak belli doz dagilimlar gerceklestirilemez.
- Hedeflerin tanimlanmas1 giigtiir.
- IMRT’ye biiyiik ¢apta uyum hastaligin atlamasina ve tekrarlama riskini attirmaya sebep
olabilir. Bu durum 6zellikle pozisyon ayarlama ve i¢ organ hareket belirsizliklerinin etkiledigi
hastalik bolgeleri icin gecerlidir.
- Planlamada yetersizlikler olusabilir.
Bu sinirlamalar, IMRT nin uygulanmasinda ekstra dikkat gerektirmektedir (Ercan, 2002).

IMRT’ nin uygulama, islem ve doz dagilimlar1 3-D konformal radyoterapiden oldukca
farklidir. Tedavinin 6zellikleri ve fraksiyonlari, planlarin degerlendirilmesi, sonuglarin rapor
haline getirilmesi kullanilan geleneksel yontemler sinirli kalmaktadir ve yeni yontemler
gelistirilmektedir. 3-D konformal radyoterapi Onceden planlama gerektirmektedir. Isin
parametreleri (yoni, 1sin sekillendiriciler ve marjlar, 151 agirliklar1) 6nceden belirtilir ve doz
dagilimlar1 hesaplanir. Bu planlar degerlendirilir ve gerektiginde parametreler istenilen doz
dagilimmi elde etmek iizere degistirilebilinir. IMRT de ise ters planlama (inverse planning)
uygulanir. Istenilen doz dagilimi matematiksel olarak belirtilir. IMRT’ de 151n parametreleri
mimkiin olan en ideal yaklasik doz dagilimina ulagsmak i¢in ayarlanir. Eger tiim hedef
hacimler es zamanli olarak degisik fraksiyonlar kullanilarak tedavi edilecekse IMRT en

verimli ve uyumlu yontemdir (Mohan ve ark., 1994; Wang ve ark., 1995).
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IMRT vermenin cesitli sekilleri

Son 15 senede optimize IMRT diizeni ve verilmesi ile ilgili yene teknikler

gelistirilmektedir (Ling ve ark., 1996; Carol ve ark., 1995).

- Sabit gantry agilarindan, birden fazla hiizme ile standart MLC kullanarak

- Sliding window (siirgiilii pencere)

- Step and shoot (bas ve yolla)

- Rotasyon yapan hiizmele, yarik MLC ( Tomotherapy)

- IMAT (Intensity Modulated Arc Therapy)

Klinik kullanim olarak ilk Memorial Sloan-Kettering Kanser Merkezi’nde uygulanan
yaklasima gore dinamik mode’da, standart MLC, sabit gantry acilarindan bir takim yogunluk
ayarlt alan 1511 vermektedir. Bu teknik hizli bir sekilde kabul gérmektedir.

IMRT, verimli bir sekilde sliding window ve step and shoot teknigi kullanilan dinamik
multi leaf kolimator kullanilark (DMLC) verilebilir. MLC leaf’leri 6 cm’ye esit veya daha
kalin tungsten yapilirlar ve tipik olark eni 1 cm’ye esittir. Son zamanlarda 1 mm eninde
olanlarda tiretilmistir. Leaf eninin kii¢lik olmas1 IMRT i¢in standart 3 DCRT’ de oldugundan
daha 6nem tasir. Siirgiilii pencere tekniginde karsilikli leaflerin her ¢ifti radyasyon verilirken
bilgisayar kontrolii altinda hedef hacim {izerinden gegirilir. Araligin acikligr ve hiz1 hareket
esnasinda en iyi sekilde ayarlanir. Bas ve yolla yaklagimina gore ise her IMRT alan1 bir dizi
sabit alan segmentine (dilimine) ayrilir ve ayarlanmis her segment icin hiizme verilir. Bu
islem tiim tedavi bitine kadar siirdiiriiliir (Ercan, 2002).

Tomotherapy denilen yeni bir yaklagim metodu 6ne siiriilmistiir. Bu yaklasima gore;

spiral yarili huzme kullanilarak yogunluk ayarli foton tedavisi verilmektedir. Hasta gantry
bosluguna dogru hareket ettirilirken, radyasyon kaynagi ve kolimatér devamli olarak hasta
etrafinda doner. Sistemde verilmis olan doz dagilimimin tomografik olarak yeniden
kurulmasini saglayan bir megavoltaj portal dedektor mevcuttur (Mackie ve ark., 1993).
Yu tarafindan gelistirilen ve IMAT (Intensity Modulated Arc Therapy) olarak adlandirilan
sistemde dinamik multi-leaf kolimatér ve arc tedavisi ile birlikte kullanilmaktadir. MLC
tarafindan olusturulan alanin sekli gantry rotasyonu siiresince degisiklige ugrar. Cok sayida
iist Uiste gelen arklar kullanilir (Yu, 1995).

Tomotherapinin avantaji, IMRT igin istege bagl tasarlanmis bir alet olmasidir. Oysa ki
MLC’ ye dayal: sistemler IMRT ye uygulanbilir. MLC ‘ye dayali IMRT sistemlerinin belli ek

avantajlar1 vardir. Ornegin aymi diizlemde olmayan hiizme yonlendirmesine olanak saglar bu
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sayede kritik organlar tarafindan engellenmeden tiimore ulasilabilir. Basarili bir tedavi plani

gelistirilmis ve kabul edilmisse bu plan yogunluk ayarlayici aletler kullanilarak uygulanabilir.

IMRT Planlama Islemi

IMRT planlama siireci ¢ok dikkat gerektiren uzun bir siiregtir. 3-D konformal
radyoterapi ve IMRT kavramlar1 ve islemleri arasinda 6nemli farklar ve benzerlikler vardir.

IMRT islemi hazirlik, tedavi dizayni1 (optimizasyonu), leaf dizisi olusturulmasi, set-up
ve uygulama asamalarindan olusur. Hazirlik asamasi; goriintiileme, ilgilenen hacimlerin
konturlanmasi, planlama hedeflerinin, fraksiyonlarin ve hiizme seklinin tanimlanmasi
kisimlarindan olusur. Plan optimizasyon asamasinda; IMRT optimizasyonu i¢in doz
hesaplama, plan tablosunun olusmasi, yogunluk ayari, plan degerlendirilmesi, optimizasyon
degerlendirilir. Kalite gilivencesi ve verilis asamasinda; IMRT huzmelerinin dozimetrik
dogrulanmasi, set-up ve tedavinin verilisi yapilmaktadir.

IMRT isleminde ilk olarak ilgili anatomik yapilarin ve risk altindaki bolgelerin ¢izilmesi
ve her risk altindaki organ i¢in doz dagilimlarinin belirlenmesidir, bu islemin ardindan plan
optimizasyon islemi yapilir. Plan optimizasyon islemin neticesinde ortaya ¢ikan yogunluk
dagilimi sayesinde leaf hareketleri veya MU ‘larin bir fonksiyon leaflerin pozisyonu
hesaplanabilir. Bu sonuclara gore hasta tedaviye alinmadan Once fantomda planin
degerlendirilmesinde bu bilgiler kullanilir. Planin dogrulugunu gore hasta tedaviye alinir.

Doz dagiliminin gittikce artan kontrol imkani sayesinde IMRT Onemli bir teknik
gelismedir ve radyasyon tedavilerinin etkinlik ve verimliligini arttirma agisindan iyi bir
potansiyel sunmaktadir. Planlamada ¢ikan doz dagilimlari, daha homojen ve yiiksek hedef doz
verilmesine olanak saglar, normal dokular1 daha ¢ok korur. Yogunluk ayarli radyasyon
tedavisi saglamak i¢in tiimor kitlesi i¢ine diisen radyasyon huzmelerinin alanlar iginde
optimum yogunluk dagilimlarin1 belirlemek gerekir.  Bunun ig¢in bilgisayara dayali
optimizasyon teknikleri kullanmak gerekir. Kolaylik saglamak i¢in doza ve doz hacim
limitlerine bagh 6l¢iitler kullanilmistir. IMRT planinin kalitesini; sa¢ilan radyasyonun hesaba
katilmasi, huzme sinirlarinin keskinlesmesini, {ist {iste gelen veya bitigik normal yapilarin ara
yilizeylerindeki egimlerin daha dik olmasini saglar ki, bu sayede normal dokular daha fazla
korunur ve daha homojen bir hedef doz verilebilir (Ling ve ark., 1996; Carol ve ark., 1995;
Mohan ve ark., 1994; Wang ve ark., 1995).

Radyasyon tedavisinin geldigi son nokta olarak tanimlanan IMRT, kanser tedavisinde

hemen hemen her organda kullanilabilmektedir. Ancak diinyada en sik olarak bas-boyun,
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prostat, akciger ve bazi beyin tiimorlerinde kullanilmaktadir. Radyoterapinin basarisinin ¢ogu
zaman verilen dozla orantili olarak artmaktadir. Isinda belli bir dozun {izerine ¢iktiginizda
hasarlanma riski artmaktadir 6rnegin bobreklere uygulanan ¢ok diisiik bir doz bile onlarin
islevini bozmaya yeterken, baska bir yumusak dokuda ya da kemik dokuda ¢ok daha yiiksek
dozlara c¢ikilabilir. Bu durumda, radyasyon tedavisi verilirken uygulanacak doz miktarinin
tiimoriin oturdugu yere gore ayarlanmasi gerekmektedir. Bazen tiimoriin hemen yan1 basinda
duyarli bir organ olabilir, bu tiir durumlarda IMRT kullanilmalidir. IMRT'min 6nemli
ozelliklerinden birinin de yapilan tedavinin dogru olup olmadiginin kontrol edilebilmesidir.
Kanser tedavi edilse bile, hasta radyoterapinin yan etkileri nedeniyle yasami boyunca
baska sorunlarla karsilasabilmektedir. Ornegin, omurilikte belli bir dozu astiktan sonra
radyasyon hasar1 gelisirse geriye doniisii olmayan sorunlar meydana gelebilmektedir. Akciger
timorlerinde  saglikli  dokular korunamadigr takdirde, hasta solunum sikintis
yasayabilmektedir. Bobrekler korunamazsa, bobrek yetmezIligi ortaya ¢ikabilmektedir. Prostat
tiimorlerinde de mesanenin ve rektumun korunmasi gerektigi, korunmadig: takdirde hastalar
yasamlarmin sonuna kadar mesane ve rektumdan kaynaklanan sorunlar yasayabilmektedir.
Dolayisiyla kanser tedavisinden sonra yasam kalitesi ¢ok dnemlidir ve IMRT bu olasiliklari

en aza indirmektedir.

5.3. Lineer Hizlandiricilarin Kontrolii

Kanser tedavisinin saglikli bir sekilde uygulanabilmesi i¢in iyi donanimli, hasta sayisini
karsilayabilen radyoterapi merkezlerine ihtiyag¢ vardir. Radyoterapi boliimiiniin kurulmasi igin
Tirkiye Atom Enerji Kurumundan (TAEK) izin alinmalidir. Cihazlar ¢ok onceden alinir
depolarda bekletilmemelidir. Cihazlar kurulduktan sonra kalibrasyon ve olgiimleri yapilip
teslim alma testleri uygulanmalidir. Lineer hizlandirici alinirken, 3-boyutlu su fantomu ve
enerji problari ile, bu 3-D su fantomunun su tanki, 3-D motorize hareketli aksami, 2-D air
scanner, filmdensitometre aparati, TPR opsiyonu, dinamik alan 6l¢limii yapan lineer array
aksami ve iyon odalar1 gibi ek aksam ve parcalarin da alinmasi gerekir. IMRT
opsiyonualinmasi durumunda ise mutlaka gerekli dozimetre ve fantomlar da alinmali, Tedavi
Planlama Sistemine IMRT yazilimi1 da eklenmelidir. Lineer hizlandirict ile birlikte multileaf
kollimator, stereotaktik baglanti, taginabilir goriintli aparati (portable vision), sanal kama filtre

sistemi de alinabilir.
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6. MATERYAL VE METOD
6.1. Materyal
6.1.1. Tedavi Cihaz
Ozel Konya Radyasyon Onkolojisi Merkezinde bulunan Varian DMX lineer
hizlandiric1 cihazinda 6 MV ve 15 MV enerjili X-151m1 demetleri kullanilmistir. Bu tedavi

cihaz1 6 ve 15 MV enerjili X-151n1 ve 6, 9, 12 ve 15 MeV enerjili bes ayr elektron demeti

iiretebilen bir sistemdir. Hizlandirict yapist Sekil 6.1°de gosterilmistir.

Sekil 6.1. Lineer hizlandiricinin goriiniisii
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6.2. Hasta Tedavi Planlamalan

6.2.1. Beyin Metastazi

Teshis: Patoloji: Kii¢iik Hiicreli Akciger ca. Beyin Metastazi

Teshisi hekimler patoloji sonuglarina gére yapmaktadirlar. Bu hasta metastaz oldugu
icin hekim tarafindan palyatif tedavi uygun goriilmiistiir. Tedavi bolgesi tiim beyindir. Tedavi,
teknik olarak sag, sol iki alan ve 6 MV foton kullanilarak yapilmistir. Diisiik enerji
kullanmamizin sebebi doku derinliginin kiigiik olmast ve 6 MV foton ¢ikis giiciiniin diisiik
olmasidir. Beyin tiimorlerinde en dikkat edilmesi gereken nokta gozlerin korunmasidir.
Tedavi planlamasi1 ve doz-hacim histogrami sekillerde gosterilmistir.

Doz miktari: Giinliik doz: 300 cGray = Tedavi giin sayis1:10

Toplam doz: 3000 cGray
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6.2.2. Adenokarsinom ( Mide ca)

Teshis: Patoloji: Adenokarsinom (mide ca)

Bu hastada kanserin ilk goriildiigii yer mide loju+lenfatitler oldugu icin bu bolgeye
tedavi amach (kiiratif) 1sinlama yapilmistir. Tedavi bdlgesi mide lojutlenfatitler’dir. Tedavi
teknigi 6n ve arka iki alan 15 MV foton enerjisi ile 1sinlanmistir. 15 MV foton 1sininin
kullanilmasinin sebebi derinligin yiiksek olmasidir. Bu tedavide korunmasi gereken organlar
bobreklerdir. Alan icerisinde en az bobrek hacmi olmalidir boylece diisiik doz almasi
saglanmalidir. Tedavi planlamasi ve doz-hacim histogrami sekillerde gosterilmistir.

Doz miktari: Giinliik doz: 180 cGray  Tedavi giin sayis1:25

Toplam doz: 4500 cGray
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6.2.3. Invaziv ca ( duktal+lobiiler)

Teshis: Patoloji: Mixt. Invaziv ca ( duktal+lobiiler)

Bu hasta kiiratif amagh tedaviye alinmistir. Tedavi bdlgesi sol gogiis duvari, i¢-dis
tanjansiyel iki alan, sol skf+aksilla 6n arka iki alan 6 MV foton enerjisi kullanilarak 1sinlama
yapilmaktadir. Burada dikkat edilmesi gereken organ akcigerdir. Akciger hacminin 1sin
alanina en az girmesi gerekmektedir. Bu yilizden skf+aksilla bolgesinde akciger dokusu fazla
girdiginden diistik enerji kullanilmaktadir.

Doz miktari: Giinliik doz: 200 cGray  Tedavi giin sayisi: 25

Toplam doz: 5000 cGray
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7. SONUC VE ONERILER

Bu tezimde Ozel Konya Radyasyon Onkolojisi Merkezinde bulunan Varian DMX
dogrusal hizlandiric1 cihazi ile yapilan tedavilerde calisma imkani bulup, konu ile ilgili
kaynaklardan da yaralanarak bilgi vermeye ¢aligtim.

X-1ginlarinin kesfiyle bilim ve teknolojide onemli gelismeler meydana gelmistir. X-
1sinlarini tipta rontgen, BT, mamografi gibi bir¢ok goriintiileme yontemlerinde kullanilmakla
birlikte, kanser hastalarini tedavi amaclh radyoterapide de yaygin olarak kullanilmaktadir.
Giliniimiizde {i¢ boyutlu konformal radyoterapi ve yogunluk ayarli radyoterapi gibi teknikler
uygulanmakta ve gelistirilmeye devam edilmektedir.

Kanser viicudumuzda normal hiicreler disinda biiyiiyen, cogalan ve gelisen hiicrelerin
meydana getirdigi bir hastaliktir. Kanser tedavisinde basar1 orani arttikca yasam kalitesi 6n
plana c¢ikmaktadir. Kanser tedavisinden sonra yasam kalitesi ¢ok Onemlidir ve tedavinin
basarisiyla yagsam siiresi uzatilmaktadir.

Giliniimlizde kanser hastaligindan o6liimler kalp-damar hastaliklarindan sonra ikinci
sirada yer almaktadir. Bu durum kanser hastaliginin arastirilmasi ve incelenmesine, tedavi
yollarinin gelistirilmesine ne kadar onem verilmesi gerektigini gdstermektedir. Bu tedavi
yontemlerinden radyoterapi de olduk¢a dnemlidir ve gelismeye devam etmektedir.

Radyoterapide basariy1 elde etmenin en 6nemli asamasi tedavi planlarinin dogru bir
sekilde yapilmasi ve hastaya uygulanmasidir. Tedavi planlama sistemlerinde yapilan verilerin
cihaza olgiilerek dogru bir sekilde aktarilmasi gerekmektedir. Tedavi planlamasinda hastada
tanimlanan hedef hacme belirlenen dozun verilmesi biiyiik 6nem tagimaktadir. Radyoterapide
kullanilan cihaza ait parametrelerin 6l¢iimii suya esdeger homojen fantomlarda yapilir. Temel
doz dagilimlar genellikle kas ve yumusak doku yogunluguna ¢ok yakin yogunlukta oldugu
icin suda Olciiliir. Suyun tercih edilmesinin bir diger nedeni de tekrarlanabilir 6l¢iim
ozelliginin olmasidir.

Radyoterapide elektron demetlerinin enerjilerinin alan1 derin dokulara hasar vermeden
ylizeysel tlimoérlerin tedavisinde, X-151m1 demetleri ise daha derin yerlesimli tiimdrlerin
tedavisinde kullanilmaktadir. Lineer hizlandiricilardan elde edilen elektronlar dogrudan
1sinlamada kullanilabilirler. Elektron bir parcacik oldugundan, bir elektromanyetik dalga olan
foton gibi 151k hiz1 ile ilerlemez. Hizin1 kazandig1 enerji seviyesinden tayin eder. Kliniklerde
en ¢ok kullanilan enerji seviyesi 4-18 MeV arasindadir. Tiimdr ile hedef hacme verilen doz
birbirine yakin iligkili oldugundan hastaya verilen dozun dogru bir sekilde uygulanmasi ¢ok

onemlidir. Viicudumuzu meydana getiren organlarin yogunluklarinin birbirinden farkli olmasi
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bazen hasta dozimetresinde sikint1 yaratmaktadir. Hasta dozimetresinde, tedavi alaninin igine
giren organlar, 6zellikle akciger, kemik gibi yogunluklari normal yumusak dokudan ve kas
dokusundan oldukga farkli olan organlarin aldiklar1 doz dikkatle incelenmelidir. Son yillarda
yiizeysel lezyonlarin tedavisinde elektron 1sinlart kullanilmaktadir. G6z gibi kritik organlarla
cevrili yiizeysel lezyonlarin tedavisi dikkatli bir sekilde yapilmalidir. Bu tiir tedavilerde daha
kii¢iik marjinler yani kiigiik tedavi alanlar1 kullanilmalidir. Hedef hacim yiizeysel oldugu i¢in
bu tiir tedavilerde elektronlarin kullanilmasi tedavide basarili sonuglar elde edilmesini saglar.

Radyoterapide yiiksek enerjili 1sinlar, yiizde derin doz, izodoz dagilimlari gibi
dozimetri parametreleri ele alinarak kullanilmaktadir. Tedavi planlamasi sirasinda bu
parametrelerdeki hata oranini en aza indirilmesi hedef hacme verilecek doz agisindan oldukga
onemlidir.

Lineer hizlandiricilarda hem foton hem de elektron enerjileri dl¢iimleri yapilmaktadir.
Foton enerjisi icin kalibrasyon oOlglimleri giinlik almmalidir. Elektron enerjisi igin ise
kalibrasyon Olciimleri haftada en az iki defa yapilmalidir. Yapilan 6l¢iimler ile out-put’taki
degisimler kontrol edilmelidir. Medikal lineer hizlandiricilarda yiiksek enerjili foton ve
elektron demeti iiretilirken giinlilk doz verimindeki degisimler, hizlandiricilarin tasarimu,
sicaklik, basing ve nemdeki degisimlerinden kaynaklanmaktadir. Bu nedenle lineer
hizlandiricilarda giinliik doz verimleri kontrolii diizenli olarak yapilmaktadir.

Medikal fizik¢i dort ana konudan sorumludur; dozimetri, radyasyon giivenligi, kalite
kontrolii ve tedavi planlamasi. Hastaya minimal zararla en uygun tedavinin secilmesi i¢in
fizik¢i dozimetrik olarak tedavi planlamalarin1 gézden gecirmelidir. Medikal fizik¢i cihazlarin
kalibrasyon ve fiziksel verilerin dogrulugundan ve belli araliklarla kontroliinden sorumludur.
Biitiin personel ve hastalarin radyasyondan korunmasi, bunun i¢in gerekli énlemlerin alinmasi
fizik¢inin sorumlulugundadir. Medikal fizik¢inin diger bir gorevi ise kalite kotrol programi
hazirlamak ve uygulamaktir.

Gilintimiizde bilim ve teknolojideki gelismelere paralel olarak goriintiilleme ve tedavi

yontemleri de hizla gelismeye devam etmektedir.
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