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OZET

Kurt, S. Radyoterapide Metal Protezlerin Tedavi Dozuna Etkileri. Istanbul Universitesi
Saglik Bilimleri Enstitiisti, Temel Onkoloji ABD. Yiiksek Lisans Tezi. Istanbul (2011).

Pelviste yerlesimli malign bir hastalig1 olan ve kalca protezi bulunan bir hastada
yiikksek enerjili 1smlarla yapilan radyoterapide protezin tedavi voliimiinde meydana
getirecegi doz inhomojenitesi ka¢milmaz bir gercektir. Bu c¢alisgmanin amaci,

radyoterapide metal protezlerin doz dagilimina etkilerini aragtirmaktir.

Calismamizda 4 adet kalga protezi kullanilmistir. Her protez farkli bir kalipta
olacak sekilde balmumu-parafin karigimi doku yogunluguna yakimn fantomlarin icerisine
yerlestirilmistir. Co-60 gamma 1sinlar,, 6 MV ve 15 MV x-isinlart kullanilarak bu
protezlerin dozda meydana getirdikleri degisiklikler incelenmistir. Protezlerin sebep
oldugu azalma oranlarmin tayini ise film ve iyonizasyon yontemiyle belirlenmistir.
Ayrica elde edilen profil bilgileri ile TPS’nin yiiksek elektron yogunluklu bu
malzemeler i¢in vermis oldugu profil sonuclar1 karsilastirilmistir. Metal protezlerin
yogunluguna ve tedavi alaninin merkezine bagl olarak dozdaki maksimum degisim; 15
MV x-1smlar1 i¢in %30.2, 6 MV x-1smlar1 icin %34.1 ve Co-60 gamma 1sinlar1 icin
%37.8 bulunmustur. Protezin arkasinda; derinlikle dozdaki azalma yiiksek enerjili
1sinlarda, Co-60 1sinlarina gore daha az olmaktadir. Ayrica diisiik elektron yogunluklu
titanyum protezlerin, paslanmaz celik ve diger alasimli protezlere gore her ii¢ 1s51n

enerjisinde, dozda daha az degisime sebep olduklar1 belirlenmistir.

Kalca eklemi yerine kalga protezi yerlestirilmis bir hastanin radyorapiye ihtiyag
duymasi durumunda tedavi planlamasi yapilirken, pelvik alanin i¢inde bulunan dokuya
oranla yogunlugu cok fazla olan bu protezlerin doz dagilimlarinda olumsuz etkiler
meydana getirdigi gozlenmistir. Kalga protezli hastalarin tedavi plani olusturulurken
kalca protezinin sebep olacagr doz kayiplarmin gz Oniinde bulundurulmasi ve
protezlerin tedavi voliimiinii golgelemesinden kacmilamadigi zaman ise, tedavi
planlamasinin inhomojenite diizeltmesi yapilarak degerlendirilmesi gerektigi sonucuna

varilmastir.

Anahtar Kelimeler : Radyoterapi, kalca protezi, tedavi planlama sistemi (TPS)
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ABSTRACT

Kurt, S. Effects of Metal Prostheses on Treatment Dose on Radiotherapy. Istanbul
University, Institute of Health Science, Department of Basic Oncology, M.Sc. Thesis.
Istanbul (2011).

In radiotherapy applications which is applied to a patient who has a malign
disease located at pelvis and also have a hip prosthesis, the influence of the prosthesis
on dose distribution is inevitable. The aim of this study is to examine the effect of such
prostheses on dose distribution on radiotherapy.

In this study, four different kind of hip prosthesis were used. Every hip prosthesis
was put into tissue-like mixture: wax-kerosene, each for one mold. The possible dose
distribution occurs by the hip prosthesis were examined under Co-60, 6 and 15 MV
beam qualities. The reductions over the prescribed dose profile due to the prosthesis
were measured using film and ionization methods. Furthermore, the measured results
were compared with the given profiles by the TPS for the items with high electron
density. The biggest changing over the verified dose distributions in according to the
densities of the metal implants and the center of the treatment fields was; for 15SMV x-
ray beams 30.2%, for 6 MV x-ray beams 34.1% and for Co-60 gamma rays 37.8%. The
decline on the dose density just behind the prosthesis is more on Co-60 gamma rays
rather than the higher energies. In addition, it is clear that the effects of the titanium
prosthesis with low electron densities on the dose distributions under the both 3
mentioned beam qualities are also less than the stainless steels and other kind of
materials which the prosthesis are made of.

It is also observed that some distributions are been occurring over the dose
volume histogram in such a situation of an obligation of a radiotherapy treatment to a
patient who has a hip prosthesis instead of the real hip joint, due to the higher electron
densities of the prosthesis than the normal tissues. The reached conclusion by this study
is the obligation of taking the possible reduction over the dose density and making the
necessary correction for the spatial inhomogeneity in case of inability of avoiding the
interference, due to the hip prosthesis, into the account while preparing the treatment
plans of the patients with hip prosthesis

Keywords: Radiotherapy, hip prosthesis, treatment planning system (TPS)



1. GIRIS VE AMAC

Tarih Oncesi caglarda baslayip, yasadigimiz yiizyilda daha da ivme kazanan
teknoloji, yeni bulus ve icatlarin kaynagi olmustur. Giiniimiizde gelisen teknolojiyle
birlikte, onemli ¢alismalar yapilan bir bilim dali da ‘‘Biyomalzeme Bilimi’’ dir.

Giin gectikce Onemi ve uygulama alani artan biyouyumlu, giivenilir ve etkin olan
biyomalzemeler, insan viicudundaki organ ya da dokularmn islevlerini yerine getirmek
veya desteklemek amaciyla kullanilan malzemeler olup, siirekli olarak veya belli
araliklarla viicut sivilari ile temas halindedirler. Bu nedenle biyomedikal iiriinlerde
kullanilacak malzemelerin, biyolojik sistemlerle etkilestiginde uyum saglayabilmeleri
ve yan etki olusturmamalari i¢in yogun ¢aba harcanmaktadir.

Bilimsel anlamda yeni bir kavram olmasma karsin, uygulamada
biyomalzemelerin kullanimi, tarihin ¢ok eski zamanlarina kadar uzanmaktadir. Misir
mumyalarinda bulunan yapay goz, burun ve disler bunun en giizel kanitlaridir. Altin’in
dis hekimliginde kullanimi 2000 yil Oncesine kadar uzanmaktadir. Bronz ve bakir
kemik protezlerinin kullanimi, milattan Onceye kadar gitmektedir. Bakir iyonunun
viicudu zehirleyici etkisine karsm 19. yiizyil ortalarina kadar daha uygun malzeme
bulunamadigindan bu protezlerin kullanimina devam edilmis, daha sonra ise cesitli
yabanct malzemelerin viicut icerisinde kullannmina yonelik ciddi ilerlemeler
kaydedilmistir (9).

Insan viicudunda kullanilmak iizere gelistirilen ilk metal, ‘‘Vanadyum Celigi’’
olup, 1938 yilinda iiretilmis ve kemik kiriklarinda plaka ve vida olarak kullanilmistir.
1960’lara kadar kullanilan bu protezler, korozyona ugradigmnda ciddi tehlikeler
olusturmustur. 1972’de aliimina ve zirkonya, herhangi bir biyolojik olumsuzluk
olusturmaksizin protezlerde kullanilmaya baslanmig, ancak inert yapidaki bu
seramiklerin dokuya baglanmalar1 zayif oldugundan birtakim sorunlarla karsilasilmstir.
Giinimiizde ise bir¢ok biyomedikal malzeme viicudun 40’dan fazla degisik parcasmin
onarimi ve yenilenmesi icin kullanilmakta ve her gecen giin biyomalzeme biliminde

biiylik gelismeler kaydedilmektedir (10).

Pelvik bolge 1smmlama endikasyonu olan kalga protezli hastalarda radyoterapi
planlamasi bu alanda ugrasan fizikc¢ilerin ve doktorlarin siklikla karsilastiklar: bir

problemdir. Isinlanacak bolgedeki protez radyasyon dozunun homojen dagilimini



etkileyebilir, ptotezle doku arasindaki yogunluk farki nedeniyle dokularda yiiksek ya da
diisik doz alanlarina yol acabilir. Bu sebeple kalca protezlerinin radyoterapi doz
dagilimina etkisi bircok calismada degerlendirilmistir. Bu caligmalarda 1smlama sonrasi
dozimetrik Olgtimler yapilarak, sabit bir alanda aliman Olciimlerde kalgca protezi
arkasinda nispeten kiiciik bir bolgede belli bir doz azalmasinin oldugu ve bu doz
azalmalarmin farkli protezlerde, farkli oranlarda oldugu belirtilmistir (1). Ozellikle
mesane, prostat, rektum, serviks gibi tiimorlerin radyoterapisinde, pelvik alanin iginde
bulunan protez ya da protezlerin gbz 6niinde bulundurularak 1s1n diizenlemesinin olmasi

gerektigi lizerinde durulmustur.

Bu calismada amacg; metal protezli (0zellikle kalca protezli) olgularin
1sinlamalarinda, metal protezlerin yarattigi inhomojenitenin, doz dagilimlarinda
meydana getirdigi degisiklikleri ve protezin dokuyla olan birlesim yiizeylerindeki dozu

arastirarak tedavi planlamasina 1sik tutmaktir.



2. GENEL BIiLGIiLER

Radyoterapi, iyonizan 151 ya da atom partikiillerinin kanser ve nadiren kanser
dis1 hastaliklarin tedavisinde kullanildigi bir tedavi yontemidir (3). Radyoterapinin
genel amaci; tamimlanmis tiimor hacmine, tiimorii cevreleyen saglikli dokuya en az
zarar verecek sekilde, yiiksek dogrulukla 6l¢iilmiis radyasyon dozunu vermek ve bu
sayede tiimor i¢cindeki hastalikli hiicrelerin ¢ogalmalarini devamli olarak durdurmak,
tiimOriin yok olmasini saglamak, hayat kalitesini artirmak ve kanserli hasta sag kalimini
uzatmaktir. Kisaca; ¢ok fazla yan etkiye yol agmadan kanseri bolgesel olarak yok
etmektir. Radyoterapi bu amac icin iyonlayici radyasyonlar1 kullanir. Iyonlayici

radyasyonlar:

» Elektromanyetik radyasyonlar (x 1simlari, y 1sinlar)
» Parcacik seklindeki radyasyonlar (elektronlar, protonlar, notronlar, negatif pi-
mesonlar, yiiksek enerjili agir iyonlar) seklindedir.

Radyasyon ya dogrudan DNA zincirlerini kirarak hiicreyi hasara ugratir ya da
icinden gectigi ortamdaki suyu iyonlastirarak bir tiir hiicre zehri etkisi gosteren hidroksil
molekiilleri ve peroksitler olusturarak dolayli hasar olusturur. Tiimor hiicreleri normal
hiicrelerden daha hizli boliiniirler. Bu hizdan dolayr direngleri diiser ve radyasyondan
daha fazla etkilenirler. Tiimor hiicreleri hizli boliiniip ¢cogaldiklar1 icin radyasyon hasar1
etkisi fazla olmaktadir ve onarim ortami az oldugundan kendilerinde meydana gelen
hasar1 tamir etmeleri normal dokulara gore daha azdir. Tedavi alani i¢indeki normal
hiicreler de bu 1smlardan kotii etkilenseler bile, onlarin kendilerini onarma yetenekleri
vardir. Dolayisiyla radyasyona bagli normal doku hasar1 ¢ogu kez gecicidir. Muhtemel
yan etkilerden olabildigince kacinmak amaciyla radyoterapide verilmesi planlanan
toplam doz, seanslara boliinerek verilir. Genellikle haftanin bes giinii giinde bir seans
seklinde uygulanir ve hafta sonu hastanin dinlenmesi 6ngoriiliir. Boylece normal
hiicrelerin iyilesmesine de firsat taninmis olur.

Iyonizan radyasyonlarm (kiiratif), diger tedavilerin etkinligini gii¢lendirme
(adjuvan), hastaliga bagl agri, kanama gibi sikintilarin giderilmesi (palyatif) ve
koruyucu (profilaktik) amacli uygulamalar1 vardir. Bu sebeplerden dolay: radyoterapi,

modern kanser tedavisinde kullanilmis, hatta tedavinin temel taslarindan biri olmustur.



2.1. Biyomalzemeler ve Ozellikleri
2.1.1. Biyouyumluluk

Biyouyumluluk, bir biyomalzemenin en Onemli 0Ozelligi olup, viicut ile
uyusabilirlik olarak tanimlanabilir. Biyomalzemeler, kendilerini ¢evreleyen dokularin
normal degisimlerine engel olmayan ve dokuda istenmeyen tepkiler (iltthaplanma, piht1
olusumu vb.) olusturmayan malzemelerdir. Baz1 arastirmacilar, biyouyumluluk terimini
biraz genisletek, biyomalzemenin yapisal ve yiizey uyumlulugunu ayr1 ayri
tanimlamislardir. Yiizey uyumlulugu, bir biyomalzemenin viicut dokularma fiziksel,
kimyasal ve biyolojik olarak uygun olmasidir. Yapisal uyuymluluk ise, malzemenin

viicut dokularmin mekanik davranisina sagladigi optimum uyumdur (9).

2.1.2. Biyomalzeme Tiirleri
Biyomalzemeler; metaller, seramikler, polimerler ve kompozitler olmak iizere 4
gruba ayriirlar. Tibbi uygulamalarda kullanilan biyomalzemeleri sert doku yerine
kullanilacak biyomalzemeler ve yumusak doku yerine kullanilacak biyomalzemler
olarak iki grupta toplamak miimkiindiir. Ortopedik ve dis protezleri, genelde birinci
grup kapsamina giren metal ve seramiklerden hazirlanirken, kalp damar sistemi ve

genel plastik cerrahi malzemeleri, polimerlerden iiretilmektedir (9).

2.1.3. Metalik Biyomalzemeler

Biyouyumluluklarmin diisiik olmasi, korozyona ugramalari, dokulara gore ¢ok
sert olmalari, yiikksek yogunluklar1 ve alerjik doku reaksiyonlarina neden olabilecek
metal iyonu salinimi gibi dezavantajlarina ragmen, kristal yapilar1 ve sahip olduklari
giiclii metalik baglar nedeniyle iistiin mekanik 6zellikler tasiyan; titanyum ve titanyum
alasimlari, paslanmaz celikler, altin, kobalt gibi metal ve metal alasimlarinin
biyomalzeme alanindaki payi biiyiiktiir. Bir yandan ortopedik uygulamalarda eklem
protezi ve kemik yenileme malzemesi olarak kullanilirken, diger yandan yiiz-¢ene
cerrahisinde, dis implantinda ya da kalp-damar cerrahisinde yapay kalp parcalari,

kateter, vana ve kalp kapak¢igi olarak da kullanilmaktadir.

Metalik biyomalzemeler icerisinde fiziksel ve kimyasal acidan iistiin 6zellikler
gosteren titanyum, paslanmaz celik ve kobalt alasimlarina gore daha hafif bir

malzemedir (Tablo 2-1). Son yillarda titanyum ve titanyum alasimlarinin, medikal ve



dental uygulamasinda ciddi bir artig goriilmektedir (11). Titanyumun diger metal

biyomalzemelere gore avantajlari su sekildedir:

» Manyetik olmadigindan, MR i¢in uyumludur.
Uzun siireli implantasyonda (deri i¢ine yerlestirme) en iyi biyouyumluluk.
Enjekte edilen maddelerle birlikte, kimyasal reaksiyona girme olasiligi en azdir.

Yogunlugu diisiik oldugundan dolayi, hafif agirlhiktadir.

vV VWV V V¥V

Hipoalerjiktir.

Tablo 2-1: Baz1 kalca protez malzemelerinin kiitle yogunlugu ve elemental bilesimi

Ti-alagimi Paslanmaz celik Co-Cr-Mo alagimi
p=4.48 g/cm3 p=6.45 g/cm3 p=8.20 g/cm3
Ti 89.17 Fe 62.72 Co 61.90
Al 6.20 Cr 21.00 Cr 28.00
v 4.00 Ni 9.00 Mo 6.00
Fe 0.30 Mn 3.60 Mn 1.00
O 0.20 Mo 2.50 Si 1.00
C 0.008 Si 0.75 Fe 1.00
N 0.05 N 0.43 Ni 0.75
C 0.35

2.2. Total Kalc¢a Protezi

Hareket, organizmada yer alan sistemlerin yeterli diizeyde islev gorebilmesi ve
bireyin gereksinimlerini karsilayabilmesi icin en temel unsurdur. Insan sagligi, hareket
yeteneginin uygun sekilde kullanilmasiyla yakindan iliskilidir. Kas-iskelet sisteminin
yapt ve islevlerini bozan her durum, hareket fonksiyonunu olumsuz yonde
etkilemektedir. Bireyin hareketini onemli Ol¢iide bozan durumlardan birisi, kalca
ekleminde meydana gelen yapisal ve islevsel bozukluklardir. Uzun siireli tibbi tedaviye
yanit vermeyen, ciddi kalca agris1 ve hareket kisith@min oldugu durumlarda hastaya

total kalca protezi (TKP) uygulanmaktadir (18). Total kalca protezi, kalgca eklemi ileri



derecede hasar gormiis hastalarda, hasarli eklemin yapay bir eklemle degistirilmesi
ameliyatidir. TKP genelde 3 gereksinimle yapilir.

» Kalga kiriklari: Kalganin boyun ¢evresi kiriklarinin bir kismi kaynama 6zelligine
sahip degildir. Bu nedenle kirik parcanin ameliyatla ¢ikarilmasi ve kalca
fonksiyonlarinin devamui icin protez yapim gerekir.

» Avaskiiler nekroz (AVN): Kalca ekleminin bag kismini besleyen damar yapinin
bir kismmin fonksiyonunu kaybederek basin canli boliimiiniin 6lmesi ve
sonrasinda buranin ¢okmesidir.

» Kalga kireglenmesi: Kal¢adaki kireclenmeye bagli rahatsizliklarin hastanin hayat

standardin1 diisiirmesidir.

Kalca protezi; paslanmaz celik, titanyum, titanyum bazli alagimlar veya kobalt
krom bazli alagimlardan imal edilen ana parcalar ile bunlarin eklemlestigi yerde plastik,
metal veya seramik ara parcalardan olusur. Kalca protezi kemige iki sekilde
tutturulabilir. Kemik kalitesi ¢ok iyi olmayan hastalarda, protezin, kemik ¢imentosu ad1
verilen bir dolgu maddesi yardimiyla kemige siki tutunumu saglanir. Bu tip protezlere
cimentolu kalga protezi ad1 verilir. Diger yontem ise 6zellikle malzeme ve miihendislik
bilimlerinin gelismesine paralel olarak son senelerde biraz daha one ¢ikan ¢imentosuz
tipte tutunan protezlerdir. Burada protez yiizeyleri degisik tekniklerle piiriizlii hale
getirilmekte ya da kemigin proteze yapismasim saglayacak o©zel maddelerle
kaplanmaktadir. Boylece protez herhangi bir dolgu maddesi kullanamaksizin dogrudan
kemige baglanabilmektedir. Bu tip protezlere ise ¢cimentosuz kalgca protezi adi verilir.
Sekil 2-1’de ameliyat oncesi bir hastanin rontgen goriintiileri ile her iki kalca eklemi

yerine total kalga protezi uygulanmis bir hastanin rontgen goriintiileri gdsterilmektedir.

Sekil 2-1: Preoperatif pelvis AP grafi ve postoperatif grafi



1960 yilinda ilk kez uygulanan protezler ile giiniimiiz teknolojisiyle yapilan
protezler arasinda materyal, teknoloji ve cerrahi teknik ac¢isindan gelisme anlaminda
biiyiik farkliliklar vardir. Onceleri sadece metal ve plastik arayiizden olusan protezlere,
giiniimiizde metal-metal ve metal-seramik arayiizler eklenmistir. Bu yeni maddelerin
asinma Ozellikleri daha {iistiindiir ve plastik arayiizlii protezlere gore daha uzun siire
dayanmalar1 beklenir. Bu sayede daha genc¢ hastalarda da uygulama alani ortaya
cikmaktadir. Bununla beraber uygun cerrahi teknik ve modern protez tasarimlari
kullanilarak yapilan kalgca protezlerinin 6mrii giiniimiizde 15-20 yila kadar uzamigtir.
Ayrica, MR uyumlu olmalar1 protezlerin tercihi agisindan son derece Onemli bir

ozelliktir.

Sekil 2-2: Iki tarafh (sag, sol) kalca protezi uygulanmus bir hastanin pelvik bolgesi BT
goriintiisii

Radyoterapide tedavi planlamasinin asil amaci tiimor hacmine istenilen
homojenitede radyasyon dozu verirken, etraftaki saglam dokularin minumum derecede
hasar gormesini saglamaktir. Kalca protezli bir hastanin tedavi plani yapilirken kalca
protezlerinin insan dokusundan c¢ok daha yogun, yiiksek atom numarali maddeler
olmalarmdan dolayi, 1smlarin implantla birlesim yiizeylerinde hedef voliim goélgelenir
ve doz dagilimi kotii anlamda etkilenir. Bir kalca protezi olan hastanin radyoterapi
planlamasi yapilirken standart veya standart olmayan cesitli plan tekniklerine
basvurulabilir. Ancak iki tarafli protezi olan hastalarda tedavi planlamasi yapilirken cok
fazla plan secenegi yoktur. Ciinkii hedef voliim cevresinde 1smlarin hedefini tehlikeye
diisiirebilecek kisitlamalar ve organlarin doz artisina sebeb olabilecek riskler soz
konusudur (19). Sekil 2-2’de iki kalca protezi olan bir hastanin BT goriintiisii ve hedef
voliimiin protezler nedeniyle golgelenmesi gosterilmektedir. Bu anlamda total kalca

protezi olan hastalarmn radyoterapisinde kullanilan tedavi planlama teknigi, kalca



protezlerinin yogunlugu, hedef hacmin derinligi, hastanin tedavisi icin Onemli

olgulardir.

2.3. Medikal Lineer Hizlandiricilar ve Yapilan

X-1gmlarmin Alman fizik¢i Wilhelm Conrad Roentgen tarafindan bulunmasina
paralel olarak Fransiz bilim adami Becquerel, dogada bulunan uranyum madeni
tizerindeki gozlem ve arastirmalar1 sonucunda radyoaktiviteyi 1896 yillarinda
tanimlamistir. Radyoaktivitenin tanimlanmasindan birka¢ yil sonra Marie ve Pierre
Curie uranyum madeninden polonyum, radyum ve diger radyoaktif elementleri izole
etmislerdir. Iyonizan radyasyonun biyolojik etkilerinin fark edilmesi ve hiicreler
izerinde 6ldiiriicli etkilerinin bulunmas iizerine, radyoterapi, basta kanser olmak iizere
cesitli hastaliklarin tedavisinde kullanilmis, kanserli bir hastada radyoterapiye bagh kiir

ilk defa 1899’da rapor edilmistir (3).

1903 ile 1910 yillar1 arasinda radyum c¢esitli radyoterapi merkezlerinde cilt
lezyonlarinin tedavisinde ve habis tiimorlerin tedavilerinde mold, implant ve kavite i¢i
aplikasyonlar1 seklinde kullanilmis ve bu konuda genis tecriibeler elde edilmistir.
Amerikali bilim adami Coolidge 1913’de 1sitilmis katotlu x-1g1n1 tiipiinii icat ederek
(Coolidge tiipii), ortavoltaj x-151n1 tedavi linitelerinin yapilmalarinda 6ncii olmustur.
1934°de Joliot Curie, herhangi bir elementin atom ¢ekirdegi, ¢cekirdek i¢i parcaciklarla
bombardiman edildiginde radyoaktif 6zellik kazanacag1 ve radyoaktif madde olacagini
bildirerek, artifisyel radyoaktiviteyi tantmlamig, bu bulusu sayesinde bir¢ok radyoaktif
madde yapay olarak elde edilmistir (3).

Radyoaktif Co-60 tedavi {initesinin 1951°de Kanada’da gelistirilmesiyle,
megavoltaj 1sinlarla teleterapi tedavi donemi baslamis ve daha derindeki dokulara

tiimoOrii sterile edebilecek 151n dozlari, cildin kisitlamasi olmadan uygulanabilmistir.

1953’de diger megavoltaj 151n iireten lineer hizlandiricilar gelistirilmis, tedavi
amacl lineer hizlandiric1 ilk defa Ingiltere’de kullanmilmistir. Megavoltaj ve siipervoltaj
tedavi Unitelerinin radyoterapi merkezlerinde rutin olarak kullanilmasiyla toraks ve
batm i¢indeki derin dokulardan kaynaklanan habis tiimorlerin tedavilerinde basarilar
saglanmig, kiiciik oranlarda kiirler elde edilmistir. Son otuz yil iginde lineer
hizlandiricilarin yapilarinda da teknik gelismeler olmus, konformal radyoterapi tedavi

initeleri gelistirilmistir (3).



Lineer hizlandiricilar yapilarina gore hareketli dalga hizlandiricilar1 ve duran
dalga hizlandiricilar: olmak iizere iki ¢esittir. Hareketli dalga hizlandiricilarinin dizaynm
duran dalga hizlandiricilarindan farklhidir. Bu tarz hizlandiricilarda tiipiin sonunda artan
giicii sogurmak i¢in bir bitirici veya ‘dummy’e gereksinim vardir. Boylece dalganin geri
yansimast Onlenir. Duran dalga hizlandiricilarinda ise tiiplin sonunda dalganin
maksimum yansimasi saglanir. Boylece ilerleyen ve yansiyan dalga iist liste bindirilerek
duran dalgalar olusturulur. Bu hizlandirici hareketli dalga hizlandiricidan daha etkili
olmasina karsin digerinden daha pahali olup bir sirkiilatdr veya izolator kullanilmasini
gerektirir. Bu izolatdr yansimalarin gii¢ saglayiciya gelmesini Onlemek igin gii¢

saglayici ve yap1 arasina konur.

Hizlandirict Tiip
Eliktron l ] I I I l I I [ Tedavi Kafasi
‘abancasi ..
I O | (diiz demet)
Dalga
/ Klavnzii Saptiric1 Magnet
Tedavi Kafasi
Magnetron
Modiilator ]> ya‘gr:ia (saptirilmig demet)
Klystron
Gig
Kayna

Sekil 2-3: Lineer hizlandiricimin sematik yapisi

Genel olarak bir linak yapis1 Sekil 2-3’deki gibidir. Gii¢ kaynag1 (power supply)
modiilatére DC (dogru akim) saglar. Modulator ise pulse seklindeki ag ve hidrojen
thyratron olarak bilinen bir switch tiip icerir. Modulatordeki yiiksek voltajli pulslar
birka¢ mikro saniyelik diiz DC pulslardir. Bu pulslar es zamanli olarak elektron
tabancasi ve magnetrona verilir. Magnetron veya klystronda iiretilen mikro dalgalar bir
dalga rehberi yardimiyla tiipe aktarilir. Hizlandirict bir bakir tiipten olugmakta olup bu
tiiplin On taraflar1 cesitli aparey diyaframlar1 tarafindan boliinmiistiir. Linaklarin tiip
kismi vakum yaratmak i¢in havasi bosaltilmistir. Elektronlarin tabancadan ¢ikis enerjisi
50 keV olup elektromanyetik dalgayla temasi1 sonucu yiiksek enerjilere yiikseltilirler.
Hizlandirma esnasinda elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve target iizerine ince bir

demet seklinde iletmek icin manyetik fokuslayici alanlar tiip boyunca yerlestirilir.
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Elektronlar cikista yaklastk 3 mm capina sahiptirler. 6 MeV’den Kkiiciik foton
enerjilerini Uretmek icin elektronlar diiz olarak c¢ikip yiiksek atom numarali
tungsten’den yapilmis hedefe carptirilirlar. Daha yiiksek foton enerjisi iireten
hizlandiricilarda ise hizlandirici tiip daha uzun olup odaya zemine yatay olarak
yerlestirilir ve elektronlar genelde 270, bazen de 90 derece saptirilarak hedefe ¢carptirilir.
Isinlar hastaya gelmeden Once diizlestirici filtreden gegirilir. Cihazin kafasmnin i¢inde

primer kolimatdrler, monitor iyon odalari, 151k huzme sistemi ve ayna sistemi bulunur.

2.4. Elektromanyetik Radyasyonlarin Madde ile Etkilesimi

Atomlardan cesitli sekillerde ortaya cikan enerji tiirleri ve bunlarin yayilma
sekilleri ‘‘elektromanyetik radyasyon’’ olarak adlandirilir. Elektromanyetik radyasyon
olarak x-1gmlar1 , gamma 1sinlar1 ve bremsstrahlung radyasyonlar: diisiiniilir. Gama ve
x-151m1 gibi biitiin elektromanyetik radyasyonlar bir¢cok olayda parcaciklara benzer
davranmig gosterdigi igin, ¢ok kiiciik enerji paketleri anlamma gelmek ilizere bu

radyasyonlarin birim elemanina foton adi verilmistir.

Fotonlar, icinden gectikleri ortamin (maddenin) atomlari ile rast gele yaptiklar:
karsilikli etkilesimler sonucunda ortama enerji birakarak absorblanabilecegi gibi
sacilima da ugrayabilirler. X-1simnlar1 madde ile etkilestigi zaman, birka¢ farkli olay
meydana gelebilir. Bunlardan en 6nemlileri; fotoelektrik olay, Compton sacilmasi, ¢ift
olusumu ve koherent sacilmadir. Bu etkilesmeler fotonlarin iki 6nemli 6zelligini
aciklar. Bunlardan birincisi fotonlarin madde igerisinde yiiklii parcaciklarla
karsilastirildiginda daha uzun mesafelere penetrasyonu, ikincisi ise belli bir kalinliktaki
malzemeyi gecince fotonlarin enerjilerinde bir azalma meydana gelmemesi, sadece

siddetinde azalmanin olmasidir (20).
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Sekil 2-4: Fotonlarin siddetinde sogurucu madde kalinhgina bagh olarak degisme
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Fotonlarin siddetlerindeki meydana gelen bu azalma, kalinligmm fonksiyonu olarak

eksponansiyel olacaktir.

I(x)=1,e ™ 2-1)

Burada [, gelen fotonlarin siddeti, x sogurucunun kalinhigi ve W lineer sogurma
katsayis1 olup igerisinden gectigi maddeye ve radyasyon enerjisine baghdir,
etkilesmenin toplam tesir kesitini yansitir. Sekil 2-5’de fotonun aliiminyum ile

etkilesimi gosterilmektedir (23).
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Sekil 2-5: Elektromanyetik radyasyonun aliiminyum ile etkilesimi

2.4.1. Fotoelektrik Olay

X-151n1 bir atoma girdiginde bu tiir etkilesim meydana gelir ve tiim enerjisini i¢
kabukta bulunan bir elektrona aktararak onun yoriingesinden disar1 atilmasina neden
olur. Disar1 atilan elektron fotoelektron olarak adlandirilir (Sekil 2-6). Fotoelektronlarin
enerjileri dokudan ¢ikamayacak kadar kiiciiktiir. Elektron kabugundaki bos kalan yer,
bir dis kabuk elektronu tarafindan doldurulur ve enerjisi kabugunun seviyesine ulasir.
Boylelikle bu atomun baglanma enerjisine bagli olan diisiik enerjili karakteristik bir
foton iiretilir. Viicut dokularindaki mevcut baglanma enerjileri ¢cok diisiik oldugundan

ortaya ¢ikan fotonun viicuttan kurtarilmas1 miimkiin degildir.

Tiim pratik amaclar i¢in, x-151m1 fotonun enerjisinin tamami1 maddenin atomu
tarafindan sogurulur. Bu yiizden sa¢ilma 1smnimi yoktur. Teshise yonelik radyolojide
fotoelektrik sogurulma prensibi kullanilir. X-151n1nin enerjisinin tiimii soguruldugu icin
hicbiri yoluna devam edemez, boylece rontgen filmine kaydedilmis (veya sagilmis) x-
isinlar1 yoktur. Aslinda bir rontgen filminde, fotoelektrik sogurulmaya maruz kalan

madde parcasmin altinda diizenli bir beyaz bolge goriiliir. Fotoelektrik sogurulma, bir
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rontgen filminde kemiklerin ni¢in beyaz oldugunun sebebidir. Sadece yiiksek atom
numarali elementlerden olusan dokular fotoelektrik olaya maruz kalir. Kemik, kas, yag

gibi farkli atom numarali materyallerin x-1511 absorbsiyonu farklidir (20, 23).
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Sekil 2-6: Fotoelektrik olay

Bir atomik elektronun serbest hale gelebilmesi icin gerekli enerji Ig ve gelen fotonun
enerjisi hv ise enerji korunumundan, fotoelektrik olayda asagidaki sekilde verilen

Einstein bagintis1 gegerli olacaktir;

E,=hv=1I,+K, (2-2)

Fotoelektrik olay, x-151m1 enerji araliginda (keV) biiyiik tesir kesitine sahiptir. Bu tesir

kesiti yaklasik olarak denklem 2-3’deki gibi tamimlanir;
5 5
z - E, < m,c’ o= Z
> hv)
(hv)z (

Bu etkilesme mekanizmasi yiiksek atom numarali atomlar i¢in olduk¢a onemlidir ve 1

o= E, >m,c’ (2-3)

MeV’lik foton enerjilerinde 6nemini kaybetmektedir.

2.4.2. Compton Sacilim

Foton sogurulmasindan farkli olarak gelen x-151n fotonu, enerjisinin sadece
birazin1 dis kabuk elektronuna verir. Bunun sonucunda dis kabuktaki, ¢ekirdege gevsek
bir sekilde baglt olan elektron yoriingesini terk eder. Gelen x-1511 fotonu ise diisiik
enerji ile yeni bir yonde hareket eder (Sekil 2-7). Fotonun her bir carpmasmda bir
miktar enerji sagilir, bir kismi da absorblanir. Absorblanma miktar1 ¢arpigsma agisina ve
enerjiye baglh olarak degisir. Compton sacilimi radyasyon tedavisinde iyonize edici
radyasyonun sogurulmasmin en Onemli kavramidir. Soguran maddenin atom
numarasina bagli degildir. Dolayisiyla verilen tiim radyasyonu hemen hemen yumusak

doku ve kemik ayni oranda sogurur (20, 23).
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Sekil 2-7: Compton sacilim

Serbest bir elektron iizerine v enererjili , 7v/c momentumlu foton diistiigiinde,
foton 0 agis1 altinda daha diisiik frekansta sagilmakta ve p momentumuna sahip elektron
¢ acisinda ortamdan yaymlanmaktadir. Fotonun sagilma acisi fotondan elektrona
aktarilan enerji miktarma baghdir. Compton olaymna enerji ve momentum korunumu
kanunlarmi uygulayarak, sagilan foton ve yayinlanan elektronun enerjileri i¢in asagidaki
bagintilar1 elde ederiz;

, hv I y(1—cos )

= burada y=hv/mc* K =h-mh=h—‘——""_
1+ y(1—cosb) 4 ‘ ‘ 1+y(1—-cosd) (24

Compton sagilmasi tesir kesiti yaklasik olarak o = h£ ile verilir. Foton enerjisinin 0.1
%

ile 10 MeV oldugu aralikta ortamda enerji depolanmasinda Compton sac¢ilmasi baskin
olur.
» Bir Compton etkilesiminin olasilig:

a) Bir Compton etkilesiminin olasilig1 sogurucunun artan yogunlugu ile artar. Bu da
maruz birakilan daha cok doku, daha fazla Compton etkilesimlerine neden olmasi ve
daha cok sag¢ilan 1g1nim {iiretilmesi demektir. Sagilim olmas1 kotiidiir. Bu yiizden x-151n
alan1 miimkiin oldugu kadar kiiciik tutulmahdir. Bu da sac¢ilimi azaltir.

b) Daha yiiksek x-151n enerjileri ile azalir. KeV, x-151n enerjisinin birimidir. Bu yiizden,
daha yiiksek bir KeV’lu x-151n demeti daha ¢ok sag¢ilim yapar.

¢) Artan doku (6rnek) kalinlig: ile artar.

Ozetleyecek olursak; bir x-151n1 maddeye carptig1 zaman, gecip gidebilir veya madde ile
etkilesebilir. Eger etkilesirse, enerjisinin tiimii sogurulabilir veya birazi sa¢ilmis olabilir.
Compton etkilesimleri sacilma ile ilgili olan etkilesimlerdir. Fotoelektrik etkilesim

olasilig1 sogurucunun artan atom numarasi ile artar. Compton etkilesimlerinin olasiligi
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ise, artan Ornek kalinligi, artan x-151mn demet enerjisi ve x-1smina maruz kalan 6rnek

miktari ile artar (20, 23).

2.4.3. Cift Olusumu
Bir foton, yiiksek atom numarali bir elementin ¢ekirdeginin yakmindan gecerken
enerjisinin tiimiinii kaybederek bir elektron-pozitron ciftine doniisebilir. Bu olay ‘cift
olusumu’ olarak adlandirilir (Sekil 2-8). Enerji maddeye doniisiir. Cift olusumunun
gerceklesebilmesi icin, enerji > 1.022 MeV olmalidir. Z’nin artmasiyla ise olasilik artar

(20, 23).

- Elektron

Foton
0,511 Mew

Foton
™ «Pozitran \\fr’
R
-
\'\
~
\I‘
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Sekil 2-8: Cift olusumu
Pozitronun kiitlesi elektronun kiitlesine esit oldugundan, elektron-pozitron ¢ift
olusumu igin esik enerjisi hv =2m,c* =1.02 MeV olacaktir. Foton enerjisinin daha

biiylik oldugu durumlarda ise bu enerjinin artakalan kismi elektron ve pozitrona kinetik
enerji olarak aktarilir. Olusan elektron, atomla serbest elektronlar gibi etkilesirken,
omrii ¢cok kisa olan pozitron ise bir yoriinge elektronu ile birlesir ve zit yonlii iki foton
salarak yok olur. Bu foton ise fotoelektrik yolla sogurulur. Bu sekilde, madde enerjiye
doniigmiis olur (20, 23).

» Elektron-Foton saganagi:

Elektronlar tarafindan bremsstrahlung yayinlanmasi ve yiiksek enerjili ¢ift
olusumun fotonlar: ile birlestirilmis etkisinin en iyi sonuc¢larindan biri elektron-foton
saganagmin olusumudur. Yiiksek enerjili bir foton madde icerisinde daha sonra enerjik
bremsstrahlung foton yaymlayan elektron-pozitron ciftine doniistiiriiliir. Bremsstrahlung
foton daha sonra tekrar elektron-pozitron c¢iftine doniistiiriiliir ve boyle devam eder.

Sonucta foton, elektron-pozitron saganagi meydana gelir. Bu olay elektron-pozitron
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ciftinin enerjisi kritik enerjinin altina diisene kadar devam eder. Bu durumda enerjilerini

atomik carpismayla kaybederler (Sekil 2-9).

Pair, production
Photon or :
“gamima’ ray

i
Bremsstrahlung

Sekil 2-9: Elektron- foton saganagi

2.4.4. Koherent Sacilma
Koherent sacilma elektronun yakinindan gecen ve onu titrestiren
elektromanyetik dalgadan ibarettir. Titresen elektron gelen elektomanyetik dalga (foton)
ile ayn1 frekansta enerji yayar. Ortamda enerji absorblanmaz ve foton kiiciikk a¢1 ile

sacilir. Koherent sacilma; Niikleer Rezonans, Rayleigh ve Thomson olarak

gruplandirilabilir.
GELEN X-ISINT $ACILMIS
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Sekil 2-10: Koherent sacilma
» Thomson ve Rayleigh Sacilmasi:

Fotonun serbest bir elektron tarafindan esnek sacilmasidir. Diisiik enerjilerde,
Thomson sacilmasmin tesir kesiti ortamin atom numarasi ile lineer degismektedir.
Kiiciik momentum transferlerinde, atom icindeki tiim elektronlardan sacilan x-
isinlarinin  genlikleri Cohorent olarak toplanir. Bu sekildeki sacilmaya Rayleigh
sacilmasi denir ve tesir kesiti Z* ile orantilidir. Her iki sa¢ilmada ortama enerji transferi

olmayacaktir. Atomlar ne uyarilir nede iyonize olur, sadece atomlarin yonii degisir (15).
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2.5. iyonizasyon Radyasyonun Olciilmesi

2.5.1. iyonizasyon Yontemi

Iyonizasyon &lgiim tekniginin baslica araci ici hava dolu iyon odasidir. Iyon
odalar1 gaz dolu dedektorlerin en basit seklidir. Digsaridan voltaj verilen bu 6l¢ciim
aletinin yapisinda aralar1 gazla doldurulmus iki elektrot (biri merkezde digeri onun
disinda) vardir. Gaz cok iyi bir yalitkandir, elektrotlar arasinda elektrik akiminin
olmasin1 engeller. Iyon odasinin radyasyonla etkilesimi, gazi iyonize eder ve elektrik
akimi yiiklii parcaciklarin negatif isaretleri elektrotlara dogru hareket etmesini saglar.
Bu hareket elektrometreler yardimiyla 6lgiilebilir.

Iyon odalar1 silindirik ve paralel plan olmak iizere iki tiptir. Foton dozimetrisi
icin, silindirik iyon odalar1 kullanilir. Elektron huzmeleri i¢in ise silindirik veya paralel
plan iyon odalar1 kullanilir. Paralel plan iyon odalarmin, Eo<10MeV oldugu zaman
referans kosullar altinda doz Olciimlerinde kullanilmas1 tavsiye edilmektedir ve
Eo<5MeV oldugunda kullanilmas: gereklidir. Ec<5MeV de elektron huzmelerindeki tiim
rolatif doz Ol¢iimleri i¢in tavsiye edilir. Bununla birlikte, paralel plan iyon odalar1 foton
huzmelerinde doz tayininde tavsiye edilmez.

Kullanilan iyon odalarinin Nx 1smnlama kalibrasyon faktorii veya Nk air kerma
kalibrasyon faktoriinden Np ., havada absorbe doz kalibrasyon faktorii bulunur.
Dozimetreden alinan her bir okuma degeri, standart basing, sicaklik ve nem degerinden
sapmalar icin ve iyon rekombinasyon, polarite etkisi ve sizint1 i¢in diizeltilir. Sizinti,
radyasyon 1sminin %0.1 inden biiyiik olmamalidir. Diizeltilmis okuma degeri My ile
gosterilir. Bir iyon odasi ile absorbe doz Ol¢ciimii formiili TAEA TRS-277
protokoliine gore su sekildedir:

D =My . Npair - Swair - Pu (2-4)
Bu formiile gore;
D = cGy olarak absorbe doz,
My = Cevresel sartlar (sicaklik, basing) ile diizeltilmis dozimetre okumasi,
Np.air= lyon odasmin havada absorblanan doz kalibrasyon katsayisi,
Sw.air = Co-60 radyasyon kalitesinde havada suyun durdurma giicii orani,
Py = Pertiirbasyon katsayisidir.

IAEA TRS-398 protokoliine gore ise absorbe dozu, asagidaki formiil ile
bulabiliriz (21).

D =My . Npw ko (2-5)
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Burada farkli olarak;
D = cGy olarak suda absorblanan doz,
Ng, = Sudaki kalibrasyon faktorii,

ko = Radyasyon demeti kalite diizeltme faktoriidiir.

2.5.1.1. Silindirik iyon Odalar

En yaygmn olarak duyulmus olan1 Farmer tipi iyon odalaridir. Farkli
materyallerde elektrotlar1 ve farkli hacimde olanlar1 vardir. Bir silindirik iyon odasi
genel olarak ici hava esdegeri gaz dolu kavite, i¢ ylizeyi iletkenligi saglamak icin
karbon veya grafitle kaplanmis dis duvar ve merkezi elektrottan olusur. Iyon odalarmnin
duyarli hacmi 0,01 cc ile 0,6 cc arasinda degigsmektedir. Cogu silindirik iyon odasi
build-up kabi ile tayin edilir. Co-60 ile havada Ol¢iim yapiliyorsa, yiiklii pargacik
dengesini saglayabilmek icin, iyon ¢emberinin disina takilir. Fantomda kullaniliyorsa

takilmasina gerek yoktur (16).

2.5.1.2. Paralel Plan iyon Odalar

Paralel plan iyon odalari, biri giris penceresi ve polarizasyon elektrodu, bir digeri
de arka duvar ve toplayici elektrot olarak iki duvardan meydana gelir. Biitiin elektron
olciilerinde ve 100 KV altindaki x 1smlar1 dozimetrisinde kullanmilir. Iyon odalari
kullanilmadan 6nce Tkinci Derece Standart Dozimetre Laboratuvarinda ( SSDL ) kalibre

edilirler ve doz 6l¢iim faktorleri ( Np ) kullaniciya verilir (16).

2.5.1.3. Fantomlar

Insan dokusuna esdeger maddelerdir. Kati fantom cesitleri polesteren,
PMMA, su esdegeri plastik, kat1 su ve sanal su olmak lizere 5 cesittir. Su en ideal
fantomdur. iletken olmayan plastik fantomlarin kullanimi biiyiik dikkat gerektirir. Bu
fantomlarda, bir¢ok arastirmaci tarafindan 6zellikle elektron demetlerinin dl¢timlerinde
yiik birikmesi olustugu gosterilmistir. Bu yiik birikmesi iyon odasi civarinda elektrik
alan1 olusturur, bu da elektron akimini kaviteye dogru yonelterek bir sinyal artisina
neden olur. Bu nedenle sogurulan doz 6l¢iimiinde elektronlar i¢in daima su ya da iletken

plastik fantomlar kullanilmalidir.

Foton huzmelerinde ve Eg>10MeV elektron huzmelerinde absorbe doz olgiileri
icin su fantomu kullanilir. Egc<10MeV elektron huzmelerinde absorbe doz ve rolatif doz

Olciilerinde plastik fantom kullanilabilir. Bu durumda derinlikler su esdegeri derinliklere
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doniistiiriilmelidir. Fantom, en genis alanin her tarafinda ve maksimum doz derinliginin
arkasinda en az 5 cm kalacak genislikte ve kalmlikta olmalhdir. Iyon odasi, su
fantomunda ve kat1 fantomda build-up kep olmaksizin kullanilir. iInce PMMA tiip veya
0.5 mm duvar kalinlikli kilif, su gecirmezligi i¢in kullanilabilir.

Tablo 2-2: Su yerine yaygin olarak kullanilan fantom malzemelerinin elemental bilesimi,
yogunlugu ve atom numarasi

Su Kati Kati Plastik Sanal PMMA Polesteren Doku
fantomu fantom fantom fantom fantom esdegeri
WT1 RMI-457 plastik
A-150

H 0.1119 0.0810 0.0809 0.0925 0.0770 0.0805 0.0774 0.1013
C 0.6720 0.6722 0.6282 0.6874 0.5998 0.9226 0.7755
N 0.0240 0.0240 0.0100 0.0227 0.0351
O 0.8881 0.1990 0.1984 0.1794 0.1886 0.3196 0.0523
F 0.0174
Cl 0.0010 0.0013 0.0096 0.0013
Ca 0.0230 0.0232 0.0795 0.0231 0.0184
Br 0.0003
Yogunluk 1.000 1.020 1.013  1.030 1.190 1.060 1.127
Z 6.6 5.95 5.96 6.62 5.97 5.85 5.29 5.49

Iyon odas1 daima referans derinlikte (Tablo 2-3), onun efektif 6l¢ii noktasinda kullanilir.
Silindirik iyon odas1 i¢in bu nokta iyon odasmin merkezinin iizerinde bir noktaya dogru

kayar. Paralel plan iyon odasmin efektif 6l¢ii noktas1 6n elektrodun i¢ yiizeyidir.

Tablo 2-3: Doz dl¢iimii icin iyon odasimin fantomda enerjiye gore yerlestirilmesi gereken

derinlikler
Co-60 5 cm derinlik
100 KV’a kadar X- 1s1nlari yiizey
100 KV iistii 2 cm derinlik
Yiiksek enerjili X -151nlar1 (4-25 MV) 10 cm derinlik
Elektronlar Maksimum doz derinligi
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2.5.2. Film Dozimetri Yontemi

Film dozimetrisi, filmin bilinen dozlarla i1sinlanmasindan elde edilen kararma
miktarlarini belirleyerek bir kalibrasyon egrisi elde edip, sonraki 1igimnlamalarda bu egriyi
kullanarak verilen dozu ve dozun iki boyutlu dagilimini belirleme yOntemidir.
Dozimetrik dlciimler icin film kullanmak daha pratiktir ve maliyeti diisiiktiir. Sonuglarin
dogru ¢ikmasi i¢in dl¢iimlerde ve film seciminde dikkat edilmesi gereken bazi husular
vardir. Olgiim sonuglar1 gelen 15 enerjisine, filmin 15 demetinin yoniine gore
konumlandirilmasma, ol¢iim derinligine ve alanmn boyutlarna baghdir. Olgiimler
almirken kullanilan filmlerin aynmi paketten olmamasi, filmlerde meydana gelen hava
kabarciklari, Ol¢lim sartlarmin  basmng ve sicakhiga gore degisimi, cihazin
kalibrasyonundaki degisim, kullanilan geometrinin tutarsizligi, film banyosundan gelen
parametreler, film tarayicisinin c¢Oziiniirligiiniin  kotii olmasi sonuglar1 olumsuz

etkileyen faktorlerdir.

Film dozimetrisi hem cok biiyiik alanlar icin hem de ¢ok kiiciik alanlar icin
kullanilabilir. Doz dagilimin tek bir 1sinlamayla iki boyutlu ve yiiksek ayirma giiciiyle
elde edilebilmesi 6zelligi sebebiyle de Ozellikle kiiciik alan dozimetrisinde kullanilir.

Dozimetrik dlciimlerde film kullanilmasinin avantajlarimi su sekilde siralayabiliriz:

e Film, yiiksek ¢oziiniirliige sahiptir.

¢ Alinan 6l¢iimler tekrar okunabilir, kalic1 kayit tutmak kolaydir.

e Tek bir 1s1nlamayla verilen dozun iki boyutlu dagilimi gdzlenir.

e Farkli alan ve MU’ lerden verilen dozlarin toplamini verebilir.

® Dogru aralik secildiginde doz ile optik dansite arasindaki iliski dogrusaldir.
¢ Doz hizindan bagimsizdir.

e Radyasyon tipinden (foton veya elektron) bagimsizdir.

¢ Enerjiden ve 1s1min yoneliminden bagimsizdir.

e Siire ve maliyet kazanci saglar.

2.5.2.1. Radyografik Film

Saydam (seliiloz triasetat ya da polyester) bir zemin ve bu zeminin iki tarafindan
kapli emiilsiyon tabakasindan olusur. Emiilsiyon tabakasmin icinde AgBr kristalleri de
vardir. Isinlama sonrasi bu kristallerde degisiklikler olur ve banyo isleminin ardindan

filmdeki kararma gozlenebilir.
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Bir filmin koyulugu gecirdigi 1s1k miktar: ile degerlendirilir. Optik yogunluk

(OD), bir filmin kararma derecesinin dl¢iisiidiir.

1
OD = logm(%)

Ip: Baglangictaki 1s1n siddeti, /7: Filmden gecen 151k siddeti (2-6)

OD yalnizca radyasyonun dozuna degil, aym1 zamanda enerjisine, yoniine ve
banyo edildigi sicakliga da baghdir. OD, densitometreler ve optik film tarayicilar ile
Olciiliir. OD degerlerinin yardimiyla, kalibrasyon egrisinden, 1smlanan filmin dozu tayin

edilir (16).

2.5.2.2. Radyokromik Film

Bu filmler, polyester tabaka iizerine , ince film seklinde kaplanmis monomer
seklindeki mikrokristallerden olusur. Isinlanmadan 6nce renksizdir ve isinlandiktan
sonra monomerler polimerleserek filmin mavi renk olmasii saglarlar. 636 ve 585
nm’de maksimum duyarlilik gosterir. IMRT dozimetrisi uygulamalarinda kullanilir.
Isinlamadan 2 saat sonra dozimetrik degerlendirme yapilabilir (16). Filme ait film aktif

tabakasmin atomik bileseni Tablo 2-4’ de verilmistir.

Tablo 2-4: Gafchromic EBT filmin aktif tabakasimin anatomik bilesimi

Karbon Hidrojen Oksijen Nitrojen Lityum Klor

% 42.3 % 39.7 % 16.2 % 1.1 % 0.3 % 0.3

2.5.3. Termoliiminesans Dozimetre

Termoliiminesans, 1sitilan malzemenin optik bdlgede 1s1ma yapmasidir. “Tek
kristal” yapisinda bir katinin degerlik bandi ile iletkenlik band1 arasinda yasak enerji
bandi bulunur ve bu enerji bolgesinde kristal igerisinde elektron bulunamaz. Ancak
kristaldeki yap1 bozukluklar1 ya da kristal i¢inde bulunan yabanci atomlardan dolay:
degerlik bandi ile iletkenlik band: arasinda ara enerji durumlar: bulunur. Bu ara enerji
durumlar: kristalin radyasyon ile uyarilmasi sonucu degerlik bandindan kopan veya
iletkenlik bandindan tekrar degerlik bandina donen elektronlara tuzak olusturur ve
elektronlar bu tuzaklara yakalanirlar. Boylece radyasyon ile kristale aktarilan enerjinin

bir kismu kristalde depolanmis olur. Depolanan bu enerji gelen radyasyonun siddeti ile
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orantihdir. Bu kristal 1sitilinca tuzaklarda depolanan elektronlar bulunduklar:
tuzaklardan ayrilir ve degerlik bandina donerler bu sirada da goriiniir bolgede 1s1ma
yaparlar. Kristalin yaptig1 toplam i1simanin siddeti tuzaklarda depolanan enerji ile
kristale gelen radyasyon dozuyla orantihidir. Termoliiminesans dozimetre (TLD)
indirekt bir doz Ol¢iim metodudur. TLD’ ler elle tutulmamali, viicut ile temas

ettirilmemelidir. Temizlik ve termal denge de olduk¢a 6nemlidir (17).

Ismlamadan Cince Ismlama Okuma (Isitma)

Hedcentic [/ 777 7
vr

Yasak bilge U-q— Tuzak

r

Kristalin Enerji Diizeyleri

Degerlik
band1

e Gy L i
/. Elektronlar - .

Sekil 2-11: Kristal yapinin enerji bant gosterimi ve TL olusumu

2.5.4. Yar1 iletken Dedektorler
Silisyum (S1) ve Germanyum (Ge) gibi yar1 iletken maddelerden yapilirlar. Bu
dedektorler radyasyonun bu maddelerde olusturdugu iyonizasyon ilkesi ile calisirlar.

Genellikle radyasyonun enerjisini 6l¢cmek ic¢in kullanilirlar.

2.6. Tedavi Planlama Sistemleri

Tedavi planlama sistemleri eksternal 15 tedavilerinde tiimor kontroliinii
maksimize, normal doku komplikasyonlarmi minimize etmek ic¢in doz dagilimlar1 ve
huzme sekillerini olusturmak amaciyla kullanilan bilgisayar yazilim ve donanimlaridir.
Hasta anatomisi ve tiimor hedefleri 3 boyutlu modeller seklinde tanimlanabilir. Tedavi
planlama siireci bircok asamay1 kapsar. Medikal fizik¢i bastan sona TPS verilerinin
giivenilirligi ve sagladigir doz dagilimlarimin dogrulugundan sorumludur. 1970’11 yillara
kadar tedavi planlama, maniiel hesaplamalara ve tecriibeli dozimetristlerin 151 agirhgi
ve kama filtre kullanimu iizerine verdigi kararlara bagliydi. izodoz tablolar1 hastanin dis
yiizeyi goz Oniinde bulundurularak yeniden sekillendiriliyor, tahmini doz degerleri elde

ediliyordu. Giiniimiizde bilgisayarli tomografideki (BT) es zamanli gelismeler, BT
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tabanli tedavi planlama sistemleri i¢in yeni bir ¢1gir olmus, hastanin aksiyal anatomisi

tizerinde doz dagilimlarini gérmek miimkiin hale gelmistir.

Tedavi planlama siireci 151n verilerinin edinilmesi, bunlarm TPS ile hasta verileri
ile biitiinlestirilmesi ve tedavi makinesine iletilmesi gibi adimlardan olugmaktadir.
Tedavi planlama donanimlar1 ve yazilimlarindaki 6nemli gelismeler grafik, hesaplama
ve mevcut sistemlerin optimize edilmesi iizerine olmustur. Planlama sistemlerinde pek
cok farkli algoritma kullanilir ve bu algoritmalardan istenilen dogruluk homojen
dokularda % =3, heterojen dokularda ise akciger gibi % +5’dir. Dogru hesaplamasi gibi
hizl1 hesaplamasi da aranan bir kriterdir. Bu kriterlere gore ortaya ¢ikmis algoritmalar

temel olarak 3’e ayrilir: diizeltme tabanli, model tabanli ve dogrudan Monte Carlo.

U¢ boyutlu tedavi planlamalarmnda her ii¢c metot kullanilabilir. Ancak degisen
dogruluk ve hiz derecelerinde model tabanli algoritmalar ve dogrudan Monte Carlo
yontemleri gelecegin algoritmalaridir. Yetenekleri 3 boyutta radyasyonun hareketini
simiile edebilmeleri ve diisiik yogunluklu dokularda akciger gibi heterojen doku ara
yiizlerinde meydana gelen parcacik kararsizliklarina bagli doz dagilimlarin1 daha dogru

tahmin etmeleridir (22).

2.6.1. Doz Hesaplama Algoritmalari

Geleneksel olarak hasta doz dagilimlart su fantomundan elde edilen doz
dagilimlarinin  diizeltilmesine dayaliydi.  Cesitli  diizeltmeler asagidaki  gibi
uygulanmaktadir:

e Kama filtreler, bloklar (diizensiz sahalar) kompansatorler gibi 151n
diizenleyiciler icin yapilan diizeltmeler; hesaba katilan tipik sahalar

Olciilen acgik alanlar degildir .

e Kontor diizeltmeleri; su fantomuna kiyasla diizensiz olan hasta dig

yiizeyi goz Oniine almarak yapilir.

e Heterojenite diizeltmeleri ise homojen su tankia gore heterojen olan

doku yogunluklar1 gbz Oniine aliarak yapilir.

Diizeltmelerin biiyiikliigii her bir diizeltme icin ¢ok farkli olabilmektedir. Isin
diizenleyici diizeltmesi en dnemli olandir. Ornegin 60 derecelik kama filtrenin kalin
tarafinin altindaki doz akisi ince ucundakine oranla 3-5 kat az olabilmektedir. IMRT de

151n yogunlugu 10 kata kadar farkli olabilmektedir. Heterojenite diizeltmeleri % 10-%30
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aras1 fark dogurabilmektedir. Kontur diizeltmeleri, kompansator de kullaniliyorsa en az
Oonemli olanidir ve nadiren %3 gibi farklara neden olmaktadir. Batin bolgesi gibi rolatif
olarak homojen olan bolgelerde kontor diizeltmesi inhomojenite diizeltmesinden daha

Oonemlidir (22).

2.6.1.1. Clarkson Metodu

Dikdortgensel, kare ya da dairesel disindaki alanlar diizensiz olarak
isimlendirilir. Diizensiz alanlar, birincil 1smlardan korunan radyasyona duyarl yapilarda
ornegin Hodgkin 1s1nlamalarinda karsimiza ¢ikar. Yiizde derin doz (%DD), tiimor hava
orant (TAR), tiimOr maksimum oram1 (TMR) gibi veriler cogunlukla dikdortgen alanlar
izerine tamimlanmistir. Bu nedenle bu verileri diizensiz alanlarda kullanmak i¢in cesitli
metodlara ihtiyacimiz vardir. Clarkson tarafindan Onerilen metodlardan biri, pratikte en
genel durumlarda uygulanabilirligini kanitlamis, sonralar1 Cunningham tarafindan
gelistirilmistir.

Clarkson metodu, alan boyutuna ve sekline bagli olan derin dozun sagilan
bileseninin, alan boyutuna ve sekline bagli olmayan birincil bilesenlerden
hesaplanabilecegi prensibine dayandirilmistir. Ozel bir nicelik olan sacilma hava orani

(SAR, Scatter Air Ratio) sacilan dozu hesaplamak i¢in kullanilir.

2.6.1.2. Model-Tabanh Algoritmalar

Bu algoritmalarin kullaniminda hem avantaj hem de dezavantajlar vardir.
Dezavantajlarindan biri her bir 6zelligin acik bir sekilde dahil edilmesi zorunlulugudur.
Ornegin, doz build-up, penumbra ve fantom sagilmalarmin hepsi 6lgiilen doz
dagilimlarinin icinde mevcuttur ve bunlar i¢in belirgin bir modellemeye gerek yoktur.
Her ne kadar biitiin bu karakteristikler hastadan hastaya degisiyor ve diizeltilmesi
gerekiyor olsa da, cogu kez radyasyonun iletimini direkt hesaplayarak simule eden bir

model kullanmak daha verimli ve dogru sonuclar verir.

2.6.1.3. Convolution-Superposition Metodu

Convolution-superposition, model-tabanli doz hesaplama metoduna sahiptir ve
bir ¢cok aragtirmacimin katilimiyla son 20 yildir gelistirilme asamasindadir. Bu metod
ticari tedavi planlama sitemlerinde en yaygin kullamilan yOntemdir. Bilgisayar

teknolojisindeki gelismeler yeterince hizli hesaplamalar yapilmasini saglamaktadir.
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Convolution-superposition metodu foton iginlarinin doz iletimindeki indirekt
davranisinin modellenmesiyle baslamigtir. Bu modele gore primer fotonlar, sagilan

fotonlar ve harekete gegen elektronlarla ayr1 ayr1 etkilesir.

2.6.1.4. Direkt Monte Carlo

Monte Carlo teknigi, milyonlarca foton ve parcacigin madde i¢inde iletimini
simule eden bir bilgisayar programindan olusur. Foton ve parcaciklarin bireysel
etkilesmelerinin olasilik dagilimlarini, temel fizik kanunlarimi kullanarak gosterir. Ne
kadar cok simule edilen pargacik olursa, o kadar yiiksek dogrulukla doz dagilimlar:
tahmin edilebilir. Bununla birlikte simule edilen parcaciklar arttik¢a, hesaplama zaman
da artacaktir. Doz dagilimi, ortam icinde enerji birikimini arttiran iyonize olaylarin
paketler halinde toplanmasiyla hesaplanir. Yeterli dogrulukta tedavi planlama
simiilasyonlar1 yapabilmek i¢in birka¢ yliz milyondan, bir milyara kadar parcacik

etkilesiminin hesaplanmasi gerektigi tahmin edilmektedir.
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Bu calisma Istanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisii’'nde yapilmustir ve

kullanilan tiim ara¢ ve gerecler Enstitiiye aittir. Kullamilan ara¢ ve geregler asagida

verilmistir.

Kalca Protezleri

Clinac, DBX Lineer Hizlandirici

Saturn-42 Lineer Hizlandiric1

CIRUS, Kobalt-60 (Co-60) Teleterapi Unitesi
RW3 Su Esdegeri Kat1 Fantomlar
Balmumu-Parafin Karisimi Kat1 Fantomlar
Wellhofer IC-69 Iyon Odasi
GAFCHROMIC® EBT?2 Film

PTW 10002 Unidos Elektrometre

Epson 10000 XL Film Tarayicis1

XIO CMS Tedavi Planlama Sistemi

3.1.1. Kalca Protezleri

Bu calismada 4 adet kalca protezi kullanilmistir. Bu protezlere ait genel bilgiler

Tablo 3-1’de, protezler ise, Sekil 3-1’de gosterilmektedir (12).

Tablo 3-1: Calismada kullamlan kalca protezlerinin genel 6zellikleri

Protez No Alagim Cap Elektron Yogunlugu
1 titanyum alagimi 28 mm 4.5
2 titanyum alagimi 48 mm 4.5
3 paslanmaz celik 26 mm 7.9
4 CoCrMo alagimi 28 mm 8.3
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Sekil 3-1: Cahismada kullanilan kalca protezleri [a) titanyum (48 mm), b) titanyum (28
mm), ¢) CoCrMo (28 mm), d) paslanmaz celik (26 mm)]

3.1.2. Clinac, DBX Lineer Hizlandirici
6 MV’lik foton enerjisine sahip bir lineer hizlandiricidir (Sekil3-2). Tek enerji
ile calisir. Cihaz yiiksek c¢oOzinirlikli cok yaprakli kolimatér (MLC, multileaf
collimator) sistemine sahiptir ve coklu yapraklar 120 adettir. Ust kolimator sistemi
bagimsiz hareket edebilen ¢enelerden olugsmustur. Cihaz elle takilip c¢ikartilabilen 15°,
30°, 45°, 60°’lik fiziksel wedge’lere ve ayrica 15°, 20°, 25°, 30°, 45°, 60° dinamik
wedge’lere sahiptir. Bu filtreler gerekli doz dagilimini, bir kolimat6riin agik durumdan

kapali duruma hareket etmesiyle elde eder. Ayrica IMRT de yapilabilmektedir.

Sekil 3-2: Cahsmada kullamilan DBX lineer hizlandirici
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3.1.3. Saturn-42 Lineer Hizlandirici
6 ve 15 MV enerjili foton ile 6, 9, 12, 15, ve 18 MeV nominal enerji
seviyelerinde elektron demetlerine sahip bir lineer hizlandiricidir. Kolimator yapisinda,
simetrik ve asimetrik hareket edebilen (X1, X2) ve yalniz simetrik hareket edebilen
(Y1, Y2) ceneleri mevcuttur. Cihaz elle takilip c¢ikartilabilen 15°, 30°, 45°, 60°lik
fiziksel wedge’lere sahiptir. Cihazin kolimator sistemi, primer kolimatorlerden ve

bunlara monte edilebilen, primer kolimatorlerle ayni anda hareket olanagi olan X, X, ,
Y,, Y, trimerlerinden olusur. Elektron tedavilerinde kullanilmak {iizere ise cihazda

elektron trimeri bulunmaktadir ve elektron huzme tedavileri bu trimerler sayesinde

gerceklestirilir. Sekil 3-3’de Saturn-42 lineer hizlandiricisi gosterilmektedir.

Sekil 3-3: Cahsmada kullanmilan Saturn-42 lineer hizlandirici

3.1.4. CIRUS, Kobalt-60 (Co-60) Teleterapi Unitesi
Cirus cihazinda bulunan Kobalt-60 (Co—60) kaynag1 2 cm c¢apindadir ve 7461
RHM kapasiteye sahiptir. Kaynagin yaymladigi gamma 1sinin ortalama enerjisi 1.25
MeV olup maksimum doz derinligi 0,5 cm’dir. Cihazin kafasindaki tungsten disk
iizerine monte edilmis olan kaynak 3 saniye icinde diskin kolimatdr agzina dogru
hareketi ile 151n demeti kapali durumdan acik duruma geger. Kaynak kolimator uzaklig:
45 cm olup 80 cm kaynak cilt mesafesinde (SSD) maksimum alan biiyiikliigi 32x32

cm’ dir. Bu cihazla izosantrik ve rotasyon tedavisi yapmak miimkiindiir (Sekil 3-4).
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Sekil 3-4: Cahismada kullanilan Co-60 teleterapi cihaz

3.1.5. RW3 Su Esdegeri Kat1 Fantom

RW-3 kati su fantomu, yiiksek enerjili foton ve elektron dozimetrisinde
kullanilan, beyaz polystyrene’den yapilmis, %2 TiO igeren, fiziksel yogunlugu 1.045
g/em’, elektron yogunlugu 3.43x10% e/cm’ ( su: 3.343x10* e/cm’) olan bir fantom
materyalidir. Ol¢iim aralig1 fotonlar icin Co-60 ile 20 MV; elektron igin 4 MeV ile 25
MeV enerjilerine kadardir. Boyutlar1 40x40 cm’dir ve 1, 2, 5 ve 10 mm
kalinliklarindaki levhalardan olusmaktadir. Olciim derinligine yerlestirilmek iizere,
arada hava boslugu birakmayacak sekilde iyon odalarinin yerlestirilebilecegi kesitlere

sahiptir (22).

Sekil 3-5: RW3 su esdegeri kat1 fantomlar
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3.1.6. Balmumu-Parafin Karisimi Kati Fantomlar

Calismamizda yogunlugu 0,93 (insan dokusunun yogunluguna yakin) olan %50
balmumu, %50 parafinden hazirlanmis 0zel fantomlar kullanilmistir. 35x35 cm
Olciilerindeki kaliba karisim sicakken kalga protezleri tam merkezde olacak sekilde
dokiilmiistiir. Olciimlerde herhangi bir hata payma sebep olmamasi icin soguduktan
sonra kaliptan cikarilan fantomlarin yiizeyleri islenerek diimdiiz hale getirilmistir.
Ayrica her protezli fantom icin rontgen cektirilip, protezlerin sanal goriintiileri fantom
izerine ¢izilmistir. Protezlerin derinligi ise kullanilan kalca protezlerinin topuz kisminin
capma gore ayarlanmistir.Buna gore olusturulan ii¢ fantomun 6lciisii 35x35x3 cm, 48
mm femur basma sahip protezin bulundugu fantomun 6l¢iisii ise 35x35x5 cm olarak

yapilmustir.

Sekil 3-6: Protezlere gore islenmis balmumu-parafin karisimu kati fantomlar

3.1.7. Wellhofer IC-69 iyon Odasi
Foton ve elektron huzmelerinin dozimetrisinde kullanilan iyon odalariin
hacimleri, kullanim amagclarma gore farklihk gésterebilir. Calismamizda 0,6 cm® hassas
voliime sahip bir silindirik iyon odasit kullanilmistir. Duvar materyali delrindir. Merkezi
elektrodu ise aliminyumdur ve yaricap1 0,5 mm’dir. Hassas hacmin yarigap1 3,1 mm ve
uzunlugu 23 mm’dir. Nominal iyon odas1 voltaj1 + 400 V olup iyon odas1 su gecirmez

olarak dizayn edilmistir. Sekil 3-7°de silindirik iyon odas1 gosterilmektedir.

Sekil 3-7: Cahsmada kullanilan 0,6 cc iyon odasi
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3.1.8. GAFCHROMIC® EBT?2 Film

GAFCHROMIC® EBT2 film (International Specialty Products), radyoterapi ve
radyoloji cihazlarinin kalite kontrol Ol¢iimlerinde ve dozimetrik Slgtimlerde kullanim
kolaylig1 nedeniyle sikg¢a tercih edilen doku esdegeri bir filmdir. Film, dis etkenlerden
koruma saglayan, iist ve alt kissmdan sirasiyla 50 ve 175 mikronluk tabakalarin arasinda
30 mikronluk aktif tabakaya sahiptir. Aktif tabakanin hemen istiinde 5 mikronluk
koruyucu tabaka ve onunda iizerinde basinca karsi dayanikli 25 mikronluk yapiskan
tabaka vardir (Sekil 3-8). Istenilen boyutlarda kesilip kullanilabilir, giin 1s18mdan
etkilenmez ve 1sinlandiktan sonra banyo gerektirmez. EBT2 filmlerin sogurganligi 635
nm’de maksimuma ulastigr i¢in, 1smlanan filmler diiz yatak tarayicilarm kirmizi
kanalinda bu degerle taranir. Tarama islemi i¢in 151nlama yapildiktan sonra en az 2 saat
beklenmelidir. Filmlerin daha dogru sonu¢ vermesi i¢in 1 giin beklenmesi daha uygun
olur. Film suya ve 60°C sicakliga kadar dayanikhidir. Film doku esdegeridir ve
1sinlanmadan Once sar1 iken 1sinlandiktan sonra mavinin tonlarinda renk degisikligi
gergeklesir. Renk degisimi filmde 1smlanmayla olusan polimerizasyon islemi sonucunda

meydana gelir (16).

Polyester Overlaminate - 50 microns

Adhesive Layer - 25 microns

Topcoat - S microns.

Active Layer - 30 microns

Polyester Substrate - 175 microns

Sekil 3-8: Gafchromic EBT 2 filmin i¢ yapisimin sematik gosterimi
GAFCHROMIC® EBT2 filmin daha onceki radyokromik film modellerine gore
avantajlari: yiiksek duyarhilik, megavoltaj 1sinlardan kilovoltaj 1smlara kadar genis bir
enerji aralifinda diisiik enerji bagimliligi, 1smmlama sonrasi daha kisa siirede optik
yogunlugun gelismesi ve artmis film uniformitesidir. Sekil 3-9’da radyoterapi oncesi ve

sonrast EBT?2 filminin absorpsiyon spekturumu gosterilmektedir.
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Sekil 3-9: EBT?2 filminin radyoterapi éncesi ve sonrasi absorpsiyon spektrumu

3.1.9. PTW 10002 Unidos Elektrometre

Olciimlerde, 30 iyon odasina kadar kalibrasyon verilerini hafizasina
kaydedebilen PTW 10002 Unidos Elektrometre kullanilmistir (Sekil 3-9). Farkli iyon
odalar1 ve kati-hal dedektoleri ile uyumludur. X-15m1 ve elektron 1s1n1 dozimetrisinde
doz ve doz hizimin dl¢iimiinde kullanilabilir. Gy, Sv, R, Gy/min, Sv/min ve R/min gibi
farkli radyasyon birimlerinde 6l¢iim yapar. Farkli polarizasyon voltajlarinda 6l¢iim
yapma imkani verir (0-400 volt). iyon odalar1 ve kat1 hal dedektorleri ile kullanimi
uygundur. Kullanilan iyon odasinin 6zelliklerine bagh olarak genis bir 6l¢ctim araliginda
dogrulukla okuma yapma imkani verir. (+) ve (-) polaritede 6l¢iim alinabilir.Caligmada

kullanilan PTW-Unidos elektrometre sekil 3-10’da gosterilmektedir.

Sekil 3-10: ““‘PTW-Unidos’’ elektrometre
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3.1.10. Epson 10000 XL Film Tarayicisi

Profesyonel bir diiz yatak film tarayicisidir. En zorlu grafik uygulamalarinin
gereksinimlerini karsilamak iizere tasarlanmis Epson Expression 10000 XL (Epson
America, Long Beach, CA, USA), yiiksek c¢oziiniirliikk, yiiksek tarama hizi ve ag
Ozelliklerini sunan bir A3+ grafik tarayicisidir. 2400 dpi ¢Oziiniirliigii ve 3,8 DMax
optik yogunlugu ile Epson Expression 10000 XL, tam A3+boyutuna kadar miikemmel
tarama yapmaktadir. Epson tarama siiriiciisiinde hem otomatik hem profesyonel ¢alisma
modlar1 bulunmaktadir. Maksimum tarama c¢oziiniirliigi, 12800 dpi x12800dpi; renk
derinligi, 48 bit’tir. Isik kaynagi Xenon gaz floresan lambadir. Calisma sicakligi 5°C ile
35°C arasindadir (16).

Sekil 3-11: Cahsmada kullamilan Epson 10000 XL film tarayicisi

3.1.11. XIO CMS Tedavi Planlama Sistemi
Calismada kullandigimiz XIO CMS planlama sistemi (Computerized Medical
Systems, St. Louis, MO, USA) iki boyutlu, ii¢ boyutlu, IMRT ve brakiterapi planlama
Ozelligine sahip kombine bir sistemdir. Sahip oldugu hesaplama algoritmalar1 foton
isinlart i¢in; Clarkson, hizli fourier doniisiimii (fast fourier transform, FFT) standard
superposition, FFT convolution, elektron 1sinlar1 i¢in 3-D pencil beam’dir. Bu
algoritmalarla foton ve elektron huzmelerinin doz dagilimlarini hesaplayabilmekte olup

organlarm doz voliim histogramimi (DVH) ¢ikarmaktadir.



33

3.2. YONTEM

3.2.1. Isinlama

Ortopedide en cok tercih edilen 4 adet kalca protezi ile DBX lineer
hizlandiricisi, Saturn-42 lineer hizlandiricisi ve Co-60 cihazinda 1sinlama yapilmistir.
Protezler kendileri icin hazirlanan 3 tane 35x35x3 cm’lik ve 1 tane 35x35x5 cm’lik
kaliplarin merkezine her biri bir kalipta olacak sekilde yerlestirilmis, lizerine sicak
haldeyken % 50 balmumu, % 50 parafin karigimi malzeme dokiilmiistiir. Soguduktan
sonra bu 6zel fantomlar kaliptan ¢ikarilmig ve hata paymi minumuma diisiirebilmek i¢in
islenerek yiizeyleri diimdiiz hale getirilmistir. Protezlerin fantom igerisindeki
goriintiilerinin ¢cok net olmamasindan dolay1 olusturulan fantomlarin rontgen goriintiileri
cekilmis ve sanal sekilleri fantom iizerine ¢izilmistir. Boylece protez iizerinde 6l¢iim
almak istedigimiz merkezi ii¢ nokta (topuz, govde, ug) belirlenmistir (Sekil 3-12).

Olgiimlerden 6nce cihazlarin dozimetrik ve geometrik dogruluklari teyit edilmistir.

Sekil 3-12: Elde edilen doz profillerinin protez iizerindeki kisimlari
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Her cihaz i¢in tedavi masasi iizerine yogunlugu yaklasik olarak 1 olan ve 1 cm
kalinliginda, 40x40 cm oOlciilerindeki RW3 kat1 su fantomlarindan yaklasik 20 tane
aralarinda bosluk kalmadan {iist iiste dizilmistir. Protezli fantom alt smir1 10 cm
derinlige, iist sinir1 7 cm derinlige gelecek sekilde dizdigimiz kati fantomlarin arasina
yerlestirilmistir. 5 cm kalinhigmdaki fantom yerlestirildiginde, 7 cm derinlikteki
Olciimler i¢in iiste 2 cm RW3 kati su fantomlarindan ilave edilmistir. Protezin karigim
icerisindeki sekli ve boyutu dikkate almarak Ol¢lim almak istedigimiz derinlik
boyutlarma gore kati fantomlarla hazirlamis oldugumuz bu diizenekde 1.film 7 cm
derinlige, 2.film 10 cm derinlige, 3.film 12 cm derinlige ve son olarak 4.film 15 cm
derinlige yerlestirilmistir. Cihazlarin 151kl tedavi alan1 15x10 cm olarak agilmistir. Alan
merkezleri protezlerin 6l¢lim almak istedigimiz diizlemin merkeziyle cakisacak sekilde
lazerler yardimiyla ayarlanmistir. Bu islem protezlerin merkezi ii¢ diizlemi (topuz,
gbvde, ug) icin tiim protezli fantomlarla ayr1 ayr1 gerceklestirilmis olup, aynm diizenek
iyonizasyon yontemi icin de en bastan hazirlanmis ve islemler tekrar edilmistir. Olciim
alimirken Co-60 i¢in zamanlayic1 1 dakikaya, lineer hizlandiricilarda ise 100 MU’e
ayarlanarak iginlamalar yapilmistir. Ayrica linner hizlandiricilarda SSD=100 cm’e, Co-
60 teleterapi iinitesinde ise SSD=80 cm’e ayarlanmistir. Protez yokken Ol¢ciim
alinacaginda ise protezli fantom yerine, onunla aym 6lciilerde hazirladigimiz balmumu-
parafin karigimi protezsiz kati fantomlar yerlestirilmistir. Sekil 3-13’de farkli protezli

fantomlarin  film ve 1iyonizasyon yoOntemiyle DBX ve Saturn-42 lineer

hizlandiricilarindaki diizenek kurulumu gosterilmektedir.

Sekil 3-13: DBX ve Saturn-42 cihazlarinda set-up gosterimi
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3.2.2. GAFCHROMIC® EBT?2 Film ile Doz Profillerinin Elde Edilmesi
Isinlanan GAFCHROMIC® EBT?2 filmler kuru ve karanlik bir ortamda saklanda.

Olciim filmleri 1s1nlama sonrasi renk degisiminden olusacak hatalar1 azaltmak icin
1s1mnlamadan bir giin sonra degerlendirildi. Isinlanmamus film geri plan olarak kullanildi

ve net optik yogunluklar geri plan ¢ikarilarak elde edildi.

Filmlerin taranma islemi Epson 10000 XL film tarayici kullanilarak yapildi.
Taramadan elde edilen goriintiler Tiff formatinda kaydedildi ve PTW marka
“Mephysto mc” Film Analyze programu kullanilarak filmlerin merkezindeki net optik
yogunluklar okundu. EBT Gafchromic filmler kirmizi renk skalasinda maksimum
hassasiyete ulastiklar1 icin, EPSON tarayici programinda 48 bit renkli ve 75 dpi
ozellikleri segilerek tarandiktan sonra imaj J film yazilim programu ile kirmizi, mavi ve
yesil renklere ayrildilar. Kirmizi renk skalasinda kaydedilen filmler dozimetri
bilgisayarna aktarildilar. PTW Mephysto mc® programu kullamlarak her 1sinlanan film
icin derin doz dagilimlar1 elde edildi ve her bir filmin niimerik analizleri yapildi. Bu

analiz sonuclar1 grafik seklinde sunuldu.

Kat1 su fantomunda protezsiz ve protezli durumlar i¢in ayr1 ayr1 yapilan
Olciimlerden elde edilen Ol¢iim degerlerine gore grafikler ve tablolar olusturulmustur.
Kat1 su fantomunda 6l¢iimii yapilan enerjiler i¢in protezsiz ve protezli durumlarda doz
profil grafikleri her bir protez i¢in ayr1 ayr1 protezin topuz kismindan, orta kismindan ve
u¢ kismindan rélatif olarak ¢izdirilmistir (18). Doz profili olusturmamizdaki amacimiz,
bu profiller yardimiyla; doz diizgiinliigli, simetri, penumbra ve 1sin karakteristikleri
hakkinda bilgi edinilebilmesidir. Herhangi bir doz profili (Sekil 3-14), dozun merkezi

eksen disinda nasil degistigini gosterir (off-axis ratio).

Rolatif Doz

@

-15 -10 -5 o] 3 10 15

Merkezden uzakhklar (cm)

Sekil 3-14: Doz profilinin sematik aciklamasi
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Doz profilleri alan topografisi ve penumbranin tanimlanmasma cok uygundur.
Ayrica doz profillerindeki dozlar, merkezi eksendeki doza normalize edilerek
gosterilirler. Herhangi bir derinlik icin merkezi eksende alinan doz, 151in alaninin diger

noktalarina gore en yiiksek doza sahiptir. Doz, alanm kenarinda ¢cok hizli diismektedir.

Calismamizda EBT2 filmlerle yaptigimiz 6l¢lim sonuglarini her farkli protez
icin, protezin merkezi li¢ diizleminde olmak iizere 1sm profillerilleri olusturarak doz
azalma farkliliklarini gosterdik. Profiller her ii¢ 151n enerjisi i¢in 15x10 cm’lik alanda ve
10 cm derinlikte yapildi. Azalma oram (perturbation index) ise denklem 3-1’e gore

tayin edildi.

Frotezsiz Intagral Alan Dozu — Protezli Intecral Alen Dozu
Azalma Orami= —
Protezsiz Integral Alan Dezu (3-1)

3.2.3. Ozel Fantomun Simiilasyonu ve Bilgisayarh Tomografi Cekimi

Calismamizda 4 adet kalca protezi i¢in 4 farkli fantom olusturuldu. Bunlardan
tictiniin boyutlart; 35x35x3 cm, digerinin ise 35x35x5 cm’dir. Tomografi goriintiileri
kalca protezli fantomlarin her biri ayr1 ayr1 kati fantomlarin arasindayken protezlerin
hemen altindaki 10 cm derinlikte alindi. Protezli fantomlar 1s1nlamadaki gibi yine RW3
kat1 su fantomlarmin arasma yerlestirildi. Goriintiilerin baslangic noktast protezli
fantomun bagladig1 yer, bitis noktas1 da ayn1 sekilde fantomun bittigi yer olarak secildi
ve bilgisayarh tomografisi 0,5 cm araliklarla ¢ekildi (Sekil 3-15). Goriintiiler Focal Sim

konturlama bilgisayarina aktarildi.

Sekil 3-15: Ozel fantomun BT cekimi

Tomografi goriintiilerinde protezlerin bas kisminin oldugu yer femur basi, kemik
icerisine yerlesen gdvde kisimlari ise femur olarak adlandirildi. Protezlerin tiimii CTV

olarak ¢izildi. CTV’ye 1 cm marj verilerek PTV cizildi.
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3.2.4. Tedavi Planlama Sisteminde Ozel Fantomun Doz Degerlerinin incelenmesi
Focal Sim’de konturlanan goriintiler CMS XIO tedavi planlama sistemine
aktarildi. CMS XIO planlama yazilimiyla, Olciimler sirasinda hazirlanan fantom
diizeneginin sanal bir kopyas1 olusturuldu. Iyon odasi ile 6lciim yapilan noktalara, doz

degerlerini analiz edebilmek i¢in referans noktalar: yerlestirildi.

Pelvik tiimorlii olgularin 1smlamalarinda yapilmas: gereken tedavi planin nasil
olmast gerektigi iizerinde c¢alisildi ve TPS’de farkli planlar olusturuldu (2). Ayrica
planladigimiz tedavi voliimii icin; protezsiz bir alanda 10 cm derinlikdeki doz
degerleriyle protezin hemen altinda ki (yiizeyden 10 cm derinlikte) doz degerleri
karsilastirildi. Bir adet kalca protezi olan pelvis tiimorlii bir hastanin farkl tekniklerle

yapilmis olan tedavi planlar1 Sekil 3-16’da gosterilmektedir.

(@) (b)

Sekil 3-16: a) 6 MV foton enerjisiyle 6 alan teknigi ile pelvis 1sinlamasi, b) 6 MV foton
enerjisiyle 5 alan plani, ¢c) 6 MV foton enerjisiyle wedge’li 5 alan plam, d) 6 MV
foton enerjisiyle wedge’li 3 alan teknigi

Yapilan planlar, kullanilan 3 151 enerjisine gore ayrt ayri tekrar edildi.
TPS’nden elde edilen veriler tablo seklinde olusturuldu ve azalma oranlar1 (3-1)
hesaplanarak protezlerin ve enerji farkliliklarinin karsilastirilmasi yapildi. Her protezin
merkezi ii¢ diizleminde, protezlerin hemen altindaki noktaya gore doz profil egrileri

olusturuldu.
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3.2.5. iyonizasyon Yontemi ile Alinan Olciimler
Kat1 su fantomunda protezsiz ve protezli olarak 7 cm, 10 cm, 12 cm ve 15 cm
derinlikte iyon odasi ile dozlar 6l¢iildii. ITAEA TRS-398 protokoliine gore dlgiilen dozlar
absorbe doza cevrildi. Ayni derinlikteki protezli ve protezsiz absorbe dozlarin oranm
alindi. IAEA TRS-398 protokoliine gore; okuma degerleri iyon odasmmin Np ,, (sudaki
kalibrasyon faktorii) ve k¢ diizeltme faktorleri ile ¢arpilir ve absorbe doz; denklem 2-5

ile hesaplanir.
(D =My. Npw ko) (2-5)

Olgiimde kullanilan iyon odasinin Np ,, degeri 1,112 mGy/mGy’dir. 6 MV ve 15
MV icin ko degerleri TPRIY 151n kalitelerine bagli olarak 398 protokoliinde tablo olarak

verilmistir (21). Bu tablodan 6 MV i¢in kg = 0,991, 15 MV i¢in kg = 0,997 olarak
bulundu. Daha sonra tiim okuma degerleri, bu faktorlerle carpildi ve absorbe doz
degerleri not edilerek convulation algoritmasi ile karsilastrmak icin tablolar

olusturuldu. Bu tablolar ham veriler kismina eklenmistir.
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4. BULGULAR

4.1. iyon Odas1 Bulgular

Kat1 su fantomunda protezsiz ve protezli durumlar i¢in ayr1 ayr1 yapilan
Olciimlerden elde edilen doz degerlerine gore doz profilleri ¢izdirilmis ve tablolar
olusturulmusgtur. Profillerden tayin edilen, Co-60 gamma 1sinlar1, 6 MV ve 15 MV foton
1s1nlart i¢cin protezin merkezi ii¢ noktasinda alman dozdaki maksimum azalmalar Tablo
4-1’deki gibidir. Tabloda belirtilen 1.diizlem protezin topuz (kalin) kismini, 2.diizlem

protezin govde (orta) kismini, 3.diizlem ise protezin ug (ince) kismini ifade etmektedir.

Tablo 4-1: Protezlerin ii¢ diizleminde 6l¢iilen, dozdaki azalma oranlari

Protez No | Alasim Cap Diizlem Co-60 6 MV 15 MV
1 0.180 | 0.175 | 0.172

1 Titanyum | 28 mm 2 0.075 | 0.061 | 0.058
3 0020 | 0016 | 0015

1 0218 | 0200 | 0.193

2 LTRUID, | A1 2 0.087 | 0072 | 0071
3 0.023 | 0021 | 0.020

1 0354 | 0298 | 0.286

3 Paslanmaz |26 mm 2 0.177 | 0151 | 0.109

Celik

3 0.120 | 0.101 | 0.070

1 0378 | 0341 | 0302

4 Qo | A 2 0211 | 0178 | 0.153
3 0.174 | 0.142 | 0.132
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Maksimum azalmanin en yiiksek oldugu degerler Co-60 gamma i1smlariyla
aliman oOl¢timlerden elde edilmistir. Enerji arttikca maksimum azalma degerlerinin de
azaldigim ve kullanilan protezlerin elektron yogunlugu yiikseldikge maksimum azalma
degerlerinin arttigin1 gérmekteyiz. Caligmada kullanilan 4 protez i¢in dl¢timler protezin
tic merkezi noktasinda, 7 cm, 10 cm, 12 cm ve 15 cm derinlikte yapildi. Asagida her ii¢
1s1n enerjisine gore farkl derinliklerdeki, dozdaki maksimum azalmanin derinlikle
degisimi tablolar halinde gosterilmektedir.

Tablo 4-2: Co-60 gamma 1sinlariyla 15x10 cm’lik alanda; 7 cm, 10 cm, 12 ¢cm ve 15 cm
derinlikler icin alinan 6lciimlere gore, dozdaki azalmanin derinlikle degisimi

Protez Cap Diizlem | d=7 cm d=10 cm d=12cm | d=15cm
1 0.180 0.175 0.173 0.169
Titanyum ) 28 mm |, 0.075 0.068 0.059 0.055
3 0.020 0.016 0.013 0.008
1 0.218 0.192 0.182 0.171
Titanyum | 48 mm |, 0.087 0.083 0.080 0.075
3 0.023 0.017 0.014 0.010
1 0.354 0.346 0.343 0.336
Paslanmaz | 26 mm 2 0.177 0.172 0.169 0.161
Celik
3 0.129 0.124 0.120 0.119
1 0.378 0.372 0.369 0.366
CoCrMo | 28 mm 2 0.211 0.211 0.211 0.211
3 0.174 0.169 0.169 0.159
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Tablo 4-2°de goriildiigii gibi protezin tiim diizlemleri i¢in alinan maksimum
azalma degerleri en yiiksek Co-60 cihaziyla yapilan dlciimlerden elde edilmis ve bu

degerler derinlik arttikca, derinlige baglh olarak belirli bir oranda azalmustir.

6 MV enerjiyle derinlige bagh olarak yapilan 6l¢iim sonuglar1 Tablo 4-3’de

gosterilmistir.

Tablo 4-3: 6 MV foton ismlariyla 15x10 cm’lik alanda; 7 ¢cm, 10 cm, 12 ¢cm ve 15 cm
derinlikler icin alinan 6lciimlere gore, dozdaki azalmanin derinlikle degisimi

Protez Cap Diizlem | d=7 cm d=10 cm d=12cm | d=15cm
1 0.180 0.175 0.173 0.169
Titanyum | 28 mm |, 0.133 0.131 0.119 0.109
3 0.056 0.048 0.014 0.005
1 0.200 0.182 0.179 0.167
Titanyum | 48 mm |, 0072 | 0.069 0.067 0.064
3 0.021 0.015 0.013 0.010
1 0.298 0.293 0.290 0.287
Paslanmaz | 26 mm 2 0.151 0.149 0.140 0.140
Celik
3 0.101 0.100 0.098 0.095
1 0.341 0.337 0.336 0.335
CoCrMo | 28 mm 2 0.178 0.174 0.171 0.164
3 0.142 0.141 0.134 0.124

Iyon odasiyla alman 6lgiimlerden saglanan bilgilere gore maksimum azalmanin
en yiiksek oldugu deger CoCrMo alagimli protezle, en diisiik oldugu deger ise titanyum

(28 mm) alasimli protezle yapilan dl¢iimlerden elde edilmigtir.
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Tablo 4-4’de 15 MV foton 1simnlariyla derinlige bagh olarak, protezlerin merkezi
3 diizleminde yapilan 6l¢iim sonuclar1 gosterilmektedir. Dozdaki maksimum azalmanin
en az oldugu degerleri 15 MV foton huzmeleri ile elde etmis bulunmaktayiz.

Tablo 4-4: 15 MYV foton 1s1nlariyla 15x10 cm’lik alanda; 7 cm, 10 cm, 12 cm ve 15 cm
derinlikler icin alinan 6lciimlere gore, dozdaki azalmanin derinlikle degisimi

Protez Cap Diizlem | d=7cm | d=10cm d=12cm | d=15cm
1 0.172 | 0.160 0.158 0.154
Titanyum | 28 mm |, 0.058 0.041 0.039 0.037
3 0015 | 0014 0.009 0.008
1 0.193 | 0.178 0.160 | 0.158
Titanyum | 48 mm |, 0.071 0.062 0.061 0.052
3 0020 | 0013 0012 | 0011
1 0.286 | 0.284 0.283 0.271
Paslanmaz | 26 mm |, 0.109 | 0.105 0.097 0.090
Celik
3 0.070 | 0.066 0.065 0.063
1 0302 | 0295 0.289 0.278
CoCrMo | 28 mm 2 0.153 0.151 0.150 0.149
3 0132 | 0127 0.125 0.121

Kati su fantomunda 0,6 cc’lik iyon odasi kullanilarak Co-60 gamma 1511, 6 MV
ve 15 MV foton huzmelerinde, farkli derinliklerde her bir protez malzemesi icin protezli
ve protezsiz Olgiilen dozlarin oranlar1 Tablo 4-5, Tablo 4-6 ve Tablo 4-7’de

gosterilmistir. Bu oranlarm derinlikle degisiminin az oldugu goriilmektedir.



Tablo 4-5: Co-60 gamma 1s1minda, protezli ve protezsiz dozlarin oraninin derinlikle
degisimi [a) 1.diizlemi, b) 2.diizlemi ve c¢) 3.diizlemi ifade etmektedir]

43

Derinlik 28 mm ¢apl 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.819 0.782 0.645 0.621
10 cm 0.824 0.802 0.653 0.627
12 cm 0.826 0.817 0.656 0.630
15 cm 0.830 0.828 0.663 0.633
(@)
Derinlik 28 mm ¢aph 48 mm capli 26 mm ¢apl 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.924 0.912 0.822 0.788
10 cm 0.931 0.916 0.827 0.788
12 cm 0.940 0.919 0.830 0.788
15 cm 0.944 0.924 0.838 0.788
(b)
Derinlik 28 mm ¢aph 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.979 0.976 0.870 0.825
10 cm 0.983 0.982 0.875 0.830
12 cm 0.986 0.985 0.879 0.830
15 cm 0.991 0.989 0.880 0.840

(0



Tablo 4-6: 6 MV foton 1sinlarinda protezli ve protezsiz dozlarin oranminmin derinlikle
degisimi [a) 1.diizlemi, b) 2.diizlemi ve c¢) 3.diizlemi ifade etmektedir]
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Derinlik 28 mm ¢apl 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.824 0.782 0.701 0.658
10 cm 0.845 0.807 0.706 0.662
12 cm 0.848 0.817 0.709 0.663
15 cm 0.850 0.828 0.712 0.664
(@
Derinlik 28 mm ¢apl 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.938 0.912 0.848 0.821
10 cm 0.955 0.916 0.850 0.825
12 cm 0.956 0.919 0.859 0.828
15 cm 0.956 0.924 0.859 0.835
(b)
Derinlik 28 mm ¢aph 48 mm capli 26 mm ¢apl 28 mm ¢apl
titanyum titanyum paslanmaz ¢elik CoCrMo
7 cm 0.983 0.976 0.898 0.857
10 cm 0.984 0.982 0.899 0.858
12 cm 0.989 0.985 0.901 0.866
15 cm 0.993 0.989 0.904 0.875

(c)



Tablo 4-7: 15 MYV foton 1s1nlarinda protezli ve protezsiz dozlarin oranimin derinlikle
degisimi [a) 1.diizlemi, b) 2.diizlemi ve c¢) 3.diizlemi ifade etmektedir]

Derinlik 28 mm ¢apl 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.827 0.806 0.713 0.697
10 cm 0.831 0.821 0.715 0.704
12 cm 0.841 0.839 0.716 0.710
15 cm 0.845 0.841 0.728 0.721
(@
Derinlik 28 mm ¢apl 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.941 0.928 0.890 0.846
10 cm 0.958 0.937 0.894 0.848
12 cm 0.960 0.938 0.902 0.849
15 cm 0.962 0.947 0.909 0.850
(b)
Derinlik 28 mm ¢aph 48 mm capli 26 mm ¢aph 28 mm ¢aph
titanyum titanyum paslanmaz celik CoCrMo
7 cm 0.984 0.979 0.929 0.867
10 cm 0.985 0.986 0.933 0.872
12 cm 0.990 0.987 0.934 0.874
15 cm 0.991 0.987 0.936 0.878

(c)
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4.2. Film Isinlamalarindan Elde Edilen Bulgular
Olciimii yapilan enerjiler icin protezsiz ve protezli durumlarda, profil grafikleri
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her bir protez i¢in, protezin Ol¢ciimii alinan merkezi 1.diizlemini (topuz) ‘‘0’’ kabul

ederek yatay ekseni boyunca ¢izdirilmistir. Sekil 4-1, Sekil 4-2, Sekil 4-3’de protezlerin

her ii¢ enerjiye gore (Co-60 gamma ismlari, 6 MV ve 15 MV foton huzmeleri)

1.diizlemde, 7 cm derinlikteki a¢ik alan-protezli alan karsilastirilmasi gosterilmektedir.
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Sekil 4-1: Protezlerin 1.diizlemde ve acik alanda Co-60 gamma isinlari ile elde edilen

profil egrileri



Ti {28 mm)
100,00 —
80,00
y | =AcikAlan
A 60,00 |
i “ Protezli Alan
* 40,00 I
|
|
20,00 |
|
000 ; k
50,00 0,00 50,00
Mesafe (mm)
Paslanmaz Celik
100,00 ———
80,00
. | ==AcikAlan
260,00 :
3 " Protezl Alan
2 40,00 |
|
\
20,00
000 k
-50,00 0,00 50,00

Mesafe (mm)

100,00

80,00

60,00

Riilatil” Dox

40,00

20,00

Ti (48 mm)

= AcikAlan

Protezli Alan

000 - J

50,00

100,00

80,00

60,00

Ralatil’ Dox

=
o
=
o

i

20,00 |

0,00
Mesafe (mm)

CoCrMo

50,00

= Aclk Alan

Protezli Alan

0,00 J

50,00

0,00

Mesafe (mm)

50,00

47

Sekil 4-2: Protezlerin 1.diizlemde ve acik alanda 6 MV foton 1s1nlari ile elde edilen profil

egrileri

Sekil 4-1 ve Sekil 4-2’ye gore Co-60 gamma 1sinlar1 ve 6 MV foton 1sinlar ile

elde edilen profil egrilerinden elde ettigimiz sonucglar dogrultusunda

protezli

alanlardaki doz azalmasinin Co-60 cihazinda ve CoCrMo alasimli protezle ¢ok daha

fazla oldugu rahatlikla goriilmektedir.
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Sekil 4-3: Protezlerin 1.diizlemde ve acik alanda 15 MYV foton 1s1nlar ile elde edilen profil

egrileri

15 MV foton 1simlariyla elde ettigimiz profillere gore doz diiziisiisii azalmis ve en az doz

diisiisii bu enerji ile elde edilmistir. Co-60 gamma 1sinlartyla CoCrMo alasimi protez ile

maksimum doz diisiisii %37.0, 15 MV foton enerjisiyle ise %29.9 olarak bulunmustur.
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4.3. TPS Verileri

CMS XIO planlama sisteminde convolution algoritmasi ile yilizeyden 10 cm
derinlikteki dozlar her ii¢ 151n enerjisine (Co-60 gamma 1511 ve 6 MV, 15 MV foton
1sinlarr) gore hesaplandi. Bunun i¢in BT’si cekilen protezli fantomlarin merkezi ii¢
noktasi belirlendi. Hedef hacim bu alanlara gére 15x10 cm’lik alan olarak acildi. Ag¢ik
alan ile protezli alan arasinda karsilastirma yapabilmek i¢in, ayn1 boyutlarda protezsiz
fantomlarla yapilan Olciimler icin ayr1 bir alan olusturuldu. Her 1smn enerjisine gore
protezlerin hemen arkasmdaki (10 cm derinlikte) dozlar bu iki alan i¢in ayr1 ayr1 not
edildi. Daha sonra protezli ve protezsiz alanlara gére bulunan dozlarin azalma oranlar1

tablolastirildi (Tablo 4-8).

Tablo 4-8: TPS’ne gore protezlerin ii¢ diizleminde, 10 cm derinlikte ve ii¢ farkh enerjiyle
alinan olc¢iimlerden elde edilen azalma oranlari

Protez Alasim Diizlem Co-60 6 MV 15 MV

1 0.179 0.173 0.170

Titanyum (28 mm) |, 0.075 0.060 0.057
3 0.021 0.015 0.014

1 0.219 0.203 0.191

e ES e 2 0.088 0.071 0.069
3 0.021 0.020 0.018

1 0.351 0.300 0.289

Paslanmaz Celik 2 0.175 0.153 0.111
3 0.128 0.103 0.069

1 0.375 0.340 0.301

LTl 2 0.210 0.179 0.155

3 0.177 0.144 0.130
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TPS’den elde ettigimiz doz azalma oranlar1 (3-1) ile iyonizasyon yOntemiyle elde

ettigimiz degerleri her merkezi alan i¢in karsilastirdigimizda maksimum TPS verilerinin

9+1.69 doz farkinin oldugu bulundu. Bu fark CoCrMo protezi ile elde edilmistir.

120

100

80

60

Rilatil Doz

40

20

-50

(a)

0

Mesafe (mm)

Titanyum (48 mm)

120

100

80

60

Hialatit Doz

40

20

-50

Mesafe (mm)

=—TPS

lyon Odasl

50

== TPS

lyon Odas|

50

(¢) Paslanmaz Celik ( 26 mm)

120

100

80

60

Rilatt Doz

40

20

-50

120

100

30

60

Rilatil Doz

40

20

A

Mesafe (mm)

(b) Titanyum (28 mm)

Mesafe (mm)

(d) CoCrMo (28 mm)

==—TPS

lyon Odasl

=—TP5

lyon Qdasl

Sekil 4-4: 6 MV foton enerjisinde, protezlerin 1.diizlemine gore 10 cm derinlikte alinan

iyon odas1 dl¢iimleriyle TPS hesaplamalarimin karsilagtirilmasi
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Buldugumuz sonuclar dogrultusunda titanyum alagimi protezlerin azalma oranlar ile
CoCrMo alasimi ve paslanmaz celik protezlerin azalma oranlar1 arasinda protezlerin

1.diizleminde maksimum %16.7’lik bir fark oldugu belirlenmistir.
» Tedavi planlama sisteminde doz profillerinin olusturulmasi:

Sekil 4-5’de tedavi planlama sisteminde CMS XIO’da convolution metoduna gore doz

profillerinin olusturulmasi gosterilmektedir.

- —
—_—

M
1

(c) Titanyum alasimi (28 mm) (d) Titanyum alasimu (48 mm)

Sekil 4-5: Tedavi planlama sisteminde doz profillerinin olusturulmasi
TPS’de protezler i¢cin ayr1 ayri olusturulan profillerden doz azalmasinin enerji
arttikca azaldigini, elektron yogunlugu artikca ise dogru orantili bir sekilde arttigini
Sekil 4-6, Sekil 4-7, Sekil 4-8 ve Sekil 4-9°da rahatlikla gorebilirz. Doz profilleri 15x10
cm’lik alanda, 10 cm derinlikte, protezin 2.diizleminde (govde) ve ii¢ farkli enerji

kullanilarak olusturulmustur.
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Sekil 4-6: 3 farkh enerjide Ti (28 mm) alasinm kalca proteziyle, 10 cm derinlikte,

2.diizlemde, 15x10 cm’lik alan icin olusturlulan doz profilleri
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Sekil 4-7: 3 farkh enerjide Ti (48 mm) alasinm kalca proteziyle, 10 cm derinlikte,
2.diizlemde, 15x10 cm’lik alan icin olusturulan doz profilleri
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Sekil 4-8: 3 farkh enerjide paslanmaz celik kalca proteziyle, 10 cm derinlikte, 2.diizlemde,
15x10 cm’lik alan icin olusturulan doz profilleri
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Sekil 4-9: 3 farkh enerjide CoCrMo alasimi kalca proteziyle, 10 cm derinlikte, 2.diizemde,

15x10 cm’lik alan icin olusturulan doz profilleri
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S. TARTISMA

Radyoterapide hastanin tedavisinin dogru bir sekilde yapilabilmesi ic¢in tiimOriin
istenilen dozu almasi, radyasyon alani icindeki kritik organ ve saglikli dokularm ise
korunmas1 gerekir. Tedavide basar1 saglanilmasi tiimorlii doku ya da organ i¢in uygun
tedavi tekniginin belirlenmesine ve bu teknigin dogru uygulanmasina baghdir.
Dolayisiyla hastaya uygulanan radyasyon dozu ile tiimor arasinda bulunabilecek
dokudan farkli yogunluklu yabanci bir madde tiimoriin eksik veya fazla doz almasina
neden olabilir. Bu varsayimdan yola cikarak kalca protezi bulunan bir hastanin
radyoterapiye ihtiya¢ duymasi durumunda protezin uygulanacak tedaviyi nasil
etkileyecegi tedavinin eksiksiz yapilabilmesi agisindan onemli oldugundan, protezin
tedavi voliimiinde meydana getirece§i doz inhomojenitesi cesitli arastirmalarin da

konusu olmustur.

Bizim c¢alismamizda 4 adet kalga protezinin Co-60 gamma 1s1n1 ile 6 MV ve 15
MYV foton 1sinlarinda, dozda meydana getirdigi degisiklik incelenmistir. Co-60 gamma
15101 ile 7 cm derinlikte, 28 mm titanyum alagimi protez i¢in; protezin 1.diizleminde en
fazla %18, 2.dlizleminde %7.5, 3.diizleminde ise en fazla %2’lik doz diisiisi
gozlenmistir. Ayni sartlarda 6 MV enerji ile; protezin 1.diizleminde en fazla %17.5,
2.diizleminde %6.1, 3.diizleminde ise en fazla %1.6’lik doz diisiisii gozlenmistir. 15
MYV enerji ile ayn1 kosullarda yapilan dl¢iim sonuglarina gore; protezin 1.diizleminde en
fazla %17.2, 2.diizleminde %S5.8, 3.diizleminde ise en fazla %1.5’lik doz diisiisii
gozlenmistir. En diisiik degerler protezin kalinlig1 ve yogunlugu sebebiyle bu protez ile

elde edilmistir.

Aym elektron yogunluguna sahip, daha kalin boyutlardaki titanyum (48 mm)
alasimi protezle protezin kalinligina bagh olarak; Co-60 gamma 1511 ve 7 cm derinlikte
yapilan Ol¢iimlere gore protezin 1.diizleminde en fazla %21.8, 2.diizleminde %8.7,
3.diizleminde ise en fazla %?2.3’liikk doz diisiisii gbzlenmistir. Ayni sartlarda 6 MV enerji
ile; protezin 1.diizleminde en fazla %20, 2.diizleminde %7.3, 3.diizleminde ise en fazla
% 2.1’lik doz disiisti gozlenmistir. 15 MV enerji ile aym kosullarda yapilan dlciim
sonuclarma gore; protezin 1.diizleminde en fazla %19.3, 2.diizleminde %?7.1,
3.diizleminde ise %?2’lik doz diisiisii gdzlenmistir. Titanyum (28 mm) alasimi protez ile

alinan dl¢iim sonuclarina gore titanyum (48 mm) alagimi protezden %3.79 daha az doz
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diistisii oldugu tespit edilmistir. Bunun sebebinin protezlerin sekil ve kalinlik farkindan

kaynaklandig diistiniilmektedir.

Nielsen ve ark. kalgca protezlerinin arkasindaki doz dengelenmesine yonelik bir
fantom calismas1 yapmislardir. Calismada dort farkl protez kullanilmis, bunlardan iicii
titanyum maden alasimli, bir tanesi de CoCrMo (Kobalt-Krom-Molibden) maden
alasimhidir. Sogurma malzemesi olarak, kati su fantomlar1 kullanilarak, protezleri
fantomun arkasima yerlestirmislerdir. Fantomun toplam kalinlig1 40 cm olup, her 10
cm’de filmler konulmugstur. 6 MV ve 18 MV foton enerjileri i¢in belirlenen
derinliklerde protezli ve protezsiz (sadece kati fantom) ortamda Olciimler alimmuistir.
Yapilan foton 1sinlar1 analizine gore, Ti alasimli ii¢ protezde maksimum %23, %18, ve
%30 doz azalmalar1 gdzlenmistir. Calismanin sonucuna gore protez varligi klinik olarak
foton dozimetrisinde onemli bir etkiye neden olmaktadir (6). Bizim ¢alismamiza gore Ti
(48 mm) alagimli protezde maksimum %?21.8, Ti (28 mm) alasimli protezde ise %18
doz azalmasi belirlenmistir. Yaptigimiz calismada titanyum alasimhi protezler icin

alinan Ol¢timlerde literatiirdekilerle benzer sonuglar bulunmustur.

28 mm CoCrMo alasimi protez ile Co-60 gamma 1511 ve 7 cm derinlikte
yaptigitmiz Olciim sonuglarina gore; protezin 1.diizleminde en fazla %37.8,
2.diizleminde %?21.1, 3.diizleminde ise en fazla %17.4’lik doz diisiisii gozlenmistir.
Ayni sartlarda 6 MV enerji ile; protezin 1.diizleminde en fazla %34.1, 2.diizleminde
9%17.8, 3.diizleminde ise en fazla %14.2’lik doz diisiisii gdzlenmistir. 15 MV enerji ile
aynt kosullarda yapilan Ol¢iim sonucglarina gore ise; protezin 1.diizleminde en fazla
%30.2, 2.diizleminde %15.3, 3.diizleminde ise en fazla %13.2°’lik doz diisiisii
gozlenmistir. CoCrMo alasimi protez ile yapmis oldugumuz 6l¢iim sonuglar literatiirle

paralellik gostermektedir (14).

Nielsen ve ark. 6 MV ve 18 MV foton enerjileri i¢in film yontemiyle CoCrMo
alasimi protez ile yapmis olduklar1 caligma sonucunda protezin hemen altinda
maksimum %43 doz azalmasmin oldugunu bulmuslardir. Bizim c¢aligmamizda ise
CoCrMo alasimmi protez i¢in maksimum %37.8 doz farki gozlenmistir. Yaptigimiz
calismada CoCrMo alasimi protez ile aldigimiz Olciimler literatiirdeki sonuclara
yakindir. Doz azalma oranlar1 arasinda olusan farkin sebebinin ise protezlerin sekil ve
elektron yogunlugundan kaynaklandigini diisiinmekteyiz. Ayrica CoCrMo alasim

protezlerin titanyum alasimi protezlere gore yogunlugunun neredeyse iki kat fazla
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olmasimndan dolay1 protezin hemen altindaki bolgede doz diisiisii de iki kat fazla

olmaktadir (6).

Carolan ve ark. ise kalca protezlerinin radyoterapi dozuna etkisini arastirmislardir.
CoCrMo alagimi kalca protezi kullanilarak 6 MV x-1gmnlari ile tiim deneysel Olgiiler
alimmustir. Doz profilleri i¢in su fantomundan yararlanilmistir. Bu ¢calismada protezlerin
yogunluklar: belirtilerek en biiyiik elektron yogunluguna sahip protezin doz dagiliminda
fazla diisiis olmasi gerektigi belirtilmistir. Yapilan deneysel Olciimler sonucunda
olusturulan derin doz egrilerinde protez varhiginda 15 cm derinlikte %32’lik bir doz
azalmasi oldugu gosterilmistir. Bu sonuca gore CoCrMo maden alagimli kalca protezi
varliginda yiiksek bir doz azalmasi oldugu vurgulanmistir. Bizim calismamizda ise,
iyon odas1 kullanilarak CoCrMo proteziyle alinan olciimlere gore; 15 cm derinlikte
Co-60 gamma isinlariyla %36.6, 6 MV x-1smlariyla %33.5 ve son olarak 15 MV x-
isinlartyla %27.8’lik doz azalmasi oldugu goriilmiistiir. Diger protezlere gore daha fazla
doz diisiisii olan bu protezdeki diisiis sebebinin elektron yogunlugundan kaynaklandigi

anlasilmaktadir (8).

CoCrMo alasimi protez ile yaptigimiz Ol¢iim sonuclari diger caligmalarda
bulunan dl¢iim sonuglarini dogrular niteliktedir. Buna gore; Alecu ve ark. kalca protezli
hastalarda pelvise ait radyasyon tedavisinde hedef voliimiinde kabul edilemez bir doz
azalmas1 olup olmayaca@1 arastirmasini yapmuslardir. Iki kenarhi kobalt-krom alasimli
kalca protezleri boyunca 15 MV foton 1sminin ¢ikis Dyax’inda dozda %355’lik bir azalma
oldugunu belirtmislerdir. Sonugta kalca protezi varliginda dozun onemli bir derecede
azaldig belirtilerek tedavi planlama sisteminde ¢esitli yontemlerle kalca protezinin goz

Oniinde bulundurulmasi gerektigi tizerinde durulmustur (7).

Calismamizda son olarak 26 mm paslanmaz celik protez ile Co-60 gamma 1511
ve 7 cm derinlikte yaptigimiz 6l¢iim sonuclarina gore; protezin 1.diizleminde en fazla %
35.4, 2.diizleminde %17.7, 3.diizleminde ise en fazla %12.9’luk doz diisiisii
gozlenmistir. Ayni sartlarda 6 MV enerji ile; protezin 1.diizleminde en fazla %29.8,
2.diizleminde %15.1, 3.diizleminde ise en fazla %10.1’lik doz diisiisii gézlenmistir. 15
MV enerji ile aym kosullarda yapilan Ol¢lim sonuglarina gore ise; protezin
1.diizleminde en fazla % 28.65, 2.diizleminde %10.9, 3.diizleminde ise en fazla %7’lik

doz diisiisii gbzlenmistir.
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1994 yilinda Ercan ve ark. yiiksek enerjili fotonlarla yapilan radyoterapide metal
implantlarin tedavi dozuna etkilerini degerlendirmislerdir. Kalca protezi varliginda
meydana gelen doz azalma oranlarini bulabilmek i¢in farkli elektron yogunluklu
paslanmaz celik ve titanyum kalca protezlerini kullanarak, Co-60 ve 8 MV foton
huzmeleriyle 1smnlamalar yapmislardir. Yaptiklar1 bu calismada kullanilan protezlerin
yiizey dozlarmi her iki 151 enerjisi i¢cin TLD dozimetri metoduyla incelemislerdir.
Ayrica nucletron tedavi planlama bilgisayarinda inhomojenite diizeltme sonuglarmi
TAR yontemiyle yapilan hesaplama sonuclar: ile karsilastirmislardir. Sonugta protezi
icine alan tedavi alanmin biiytikliigiine bagli olarak dozdaki degisim protezlerin
farkhiligmma ve calisilmis olan enerjilere baglh olarak %5.6 ile %31.6 arasinda
degismistir. Sonug¢ olarak, kalca protezi varliginda 6nemli bir doz azalmasinin oldugu
ve azalma oranm sonuglarinin tedavi planlama sisteminde klinisyene yardimci olacak
kadar yetrli bilgiyi saglayacagi belirtilmistir. Bizim calismamizda ise kullandigimiz
protez ve enerjilere bagl olarak dozdaki azalma orami %0.8 ile %37.8 arasinda

degismistir (1).

Yaptigimiz Olciim sonuglarina gore TPS ile iyonizasyon yontemi arasindaki
Olciimlerden elde edilen doz farki %+1.69 bulunmustur. TPS ile elde edilen 6l¢ciim
sonuclart daha yiiksek c¢ikmistir.Ayrica film Ol¢iimlerinden elde edilen profiller ile
TPS’nin bu malzemler i¢cin verdigi dl¢iim sonuglar1 incelendiginde %1.85°1lik bir doz
azalmasi oldugu goriilmiistiir. Buldugumuz azalma oram literatiirle uyumludur (13).
Yiiksek doz farkinin c¢ikma ihtimaline karsin Hazuka ve Sibata tedavi planlama
sistemlerinde yiiksek elektron yogunluklu malzemeler i¢in bazi enerjilerde diizeltme
faktorii kullanilmas: gerektigini bildirmislerdir (4,5). Bunun sebebinin; tedavi planlama
sistemlerinde kullanilan, farkli inhomojenite diizeltme metodlarindan ve farkli

algoritmalardan kaynaklandig: diistiniilmektedir.

1988 yilinda Hazuka ve ark. yaptiklar1 ¢calismada kullandiklar1 kalca protezleri;
paslanmaz celik, CoCrMo alasimi ve Ti’dan yapilmistir. Arastirmalarmi 4 MV ve 10
MV’luk foton huzmeleri i¢in yapmislardir. CoCrMo alasimindan yapilmis kalga protezi
bulunan bir prostat kanserli hasta i¢in yapilan degisik tedavi planlamalarmi
incelemiglerdir. Kullanmis olduklar1 tedavi planlama bilgisayarinda inhomojenite
diizeltmesi doku maksimum orani (TMR) metodu kullanilarak yapilmaktaydi. Onlar

karsilagtirma yapmak amaciyla her bir protez icin hem fiziksel yogunluk, hem de suya
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gore elektron yogunlugu ile hesaplamalar yapmislardir. Sonucta, kalca protezinin
varhigimda inhomojenite diizeltmesi yapilmasimi ve tedavi planlama bilgisayarinda
protezlerin fiziksel yogunluklarmin degil, elektron yogunluklarinin goz Oniine

alinmasini tavsiye ettiler (4).

1990 yilinda Sibiata ve ark. ise farkli malzeme ve geometrik Ozelliklerdeki
protezlerle yapmis olduklar1 Olctimleri General Elektrik tedavi planlama sisteminin
vermis oldugu neticelerle karsilastirmislardir. Onlar ¢calismalarinda paslanmaz celik, Ti
ve Co-Cr-Mo alasimindan yapilmis protezler kullanmislardir. Femoral baslikli
protezlerin ¢aplar1 28 mm ile 54 mm arasinda degismektedir. Caligmalarini 6 MV ve 18
MV’luk foton huzmesi ile yapmislardir. Yapmis olduklar1 6l¢iimlerde; protez arkasinda
farkli diizlemlerde alinan Olciimlerin protezin yapisindan dolay:r farklilik gosterdigini
gozlediler. Protezsiz ve protezli olarak almis olduklar1 profillerden ‘‘maksimum
azalma’> ve ‘‘azalma oran’’’ m1 tamimladilar. Su fantomuna yerlestirdikleri protez
arkasinda 10 cm, 15 cm ve 20 cm’de profiller alip bu 6l¢iim neticelerini tedavi planlama
bilgisayarmin verdigi neticelerle karsilastirdilar. Yapmis olduklar: ¢alisma sonunda; Co-
Cr alasimidan yapilmis i¢i dolu kalca protezi icin %50’lik bir maksimum azalma tayin
etmislerdir. Ayrica elde ettikleri maksimum azalma ve azalma oranlarmin tedavi
planlama bilgisayarlar1 olmayan merkezlerde tedavi planlamasina 1s1k tutacagini

bildirdiler (5).

Yapilmis olan tiim bu caligmalar; Olciimlerin yapildig1 1sin kaliteleri, tedavi
planlamasinda kullanilan bilgisayarlarin farkli yazilima sahip olmalar1 ve farkh
inhomojenite diizeltme metodu kullanilmast disinda bircok noktada birlesmektedir.

Bunlar:

e (alismalarda; paslanmaz celik, titanyum ve kobalt-krom-molibden alagimindan

yapilmis protezler kullanilmustir.

e (Calismada kullanilan protezlerin boyutlar: smirli olup, cogunda protezlerin arka

planlarindaki doz dagilimi incelenmistir.

e Alman 0Ol¢giim degerleri ile tedavi planlama bilgisayarlarinin vermis oldugu

neticeler karsilastirilmastir.

e Kullamilan protezlerin suya gore elektron yogunluklari gdz Oniine alinarak

inhomojenite diizeltmesi yapilmistir.
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e Kalca protezi olup pelvis yerlesimli malign hastalig1 olan (prostat,rektum,serviks
Ca) ve radyoterapi yapilan hastalar icin uygulanacak tedavi tekniklerinin izodoz
dagilimlar1 protezli ve protezsiz olarak cizdirilmis ve target volimdeki doz
degisimi incelenmistir.

Yaptigimiz tiim bu 1simnlamalardan elde ettigimiz sonuclara gore;

a) Diisiik elektron yogunluklu titanyum protezlerin paslanmaz celik ve diger
alasimli protezlere gore her ii¢ 151n enerjisinde, dozda daha az degismeye neden
olmalari, asinma, catlama gibi durumlarda diger protez alasimlarina gore daha
dayanikli, hafif ve MR uyumlu olmalar1 nedeniyle, kullanimda oncelikle tercih

edilmelidir.

b) Yiiksek enerjili fotonlarla yapilan radyoterapide; protez arkasindaki doz
degisimi Co-60 1smlarina gore daha az oldugundan, radyasyon onkologlari

tarafindan bu hastalarin tedavisinde yiiksek enerjili 1smlar tercih edilmelidir.

¢) Kalga protezi olan hastalarda tedavi voliimii On-arka alandan isinlandiginda
tedavi voliimiindeki dozu fazla diisiiriiyorsa 3 alan veya daha fazla alan teknigi

ile hastanin tedavi plani olusturulmalidir.

d) Protezlerin tedavi voliimiinii golgelemesinden kaginilamiyor ise, tedavi
planlamasinin ~ inhomojenite  diizeltmesi  yapilarak  degerlendirilmesi

gerekmektedir.

e) TPS’de doz dagilimlar1 ve doz hesaplamalar1 yapildiginda, inhomojenite

diizeltmesinin mutlaka yapilmasi gerekmektedir (1).

Yaptigimiz calismada; her bir protez i¢in hesaplanan maksimum azalma ve
azalma oranlarmin, klinisyene kolaylik saglayacagi ve bu konuda; Radyasyon
Onkologu, Fizik¢i ve Ortopedistlerin birbirleri ile olan saglikli bilgi aligverisiyle

tedavideki basarinin artacagi goriisiindeyiz.
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> Iyon Odasi ile Alinan Ol¢iimlerden Elde Edilen Absorbe Doz Degerleri

Titanyum (28 mm) alasimh protez icin, Co-60 cihaz ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 87.23 7 cm 71.52 7 cm 80.68 7 cm 85.48
10 cm 71.29 10 cm 58.78 10 cm 66.44 10 cm 70.14
12 cm 62.01 12 cm 51.25 12 cm 58.35 12 cm 61.20
15 cm 49.93 15 cm 41.46 15 cm 47.18 15 cm 49.53
Titanyum (28 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler
Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 86.28 7 cm 71.10 7 cm 81.01 7 cm 84.89
10 cm 71.47 10 cm 60.69 10 cm 68.52 10 cm 70.67
12 cm 63.15 12 cm 53.58 12 cm 60.41 12 cm 62.48
15 cm 52.98 15 cm 45.05 15 cm 50.69 15 cm 52.66

Titanyum (28 mm) alasimh protez icin, 15 MV foton 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ucg)
7cm 89.35 7cm 73.90 7cm 84.16 7cm 88.00
10 cm 73.08 10 cm 61.38 10 cm 70.08 10 cm 72.05
12 cm 64.05 12 cm 53.93 12 cm 61.55 12 cm 63.47
15 cm 55.94 15 cm 47.32 15 cm 53.87 15 cm 55.49
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Titanyum (48 mm) alasimh protez icin, Co-60 cihaz ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ucg)
7 cm 87.23 7cm 68.22 7cm 79.56 7cm 85.17
10 cm 71.29 10 cm 57.54 10 cm 65.35 10 cm 70.01
12 cm 62.01 12 cm 50.70 12 cm 57.01 12 cm 61.09
15 cm 49.93 15 cm 41.38 15 cm 46.15 15 cm 49.41

Titanyum (48 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 86.28 7 cm 68.97 7 cm 79.97 7 cm 84.42
10 cm 72.77 10 cm 59.50 10 cm 67.72 10 cm 71.64
12 cm 63.15 12 cm 51.81 12 cm 58.87 12 cm 62.28
15 cm 52.98 15 cm 44.11 15 cm 49.58 15 cm 52.41

Titanyum (48 mm) alasimh protez icin, 15 MYV foton 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7cm 89.35 7cm 72.05 7cm 82.90 7cm 87.49
10 cm 73.08 10 cm 60.03 10 cm 68.50 10 cm 72.06
12 cm 64.05 12 cm 53.80 12 cm 60.08 12 cm 63.24
15 cm 55.94 15 cm 47.09 15 cm 53.01 15 cm 55.03
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Paslanmaz celik (26 mm) alasimh protez icin, Co-60 cihaz ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 93.26 7 cm 60.19 7 cm 76.69 7 cm 81.20
10 cm 76.34 10 cm 49.88 10 cm 63.16 10 cm 66.84
12 cm 66.40 12 cm 43.60 12 cm 55.15 12 cm 58.38
15 cm 53.70 15 cm 35.61 15 cm 45.03 15 cm 47.26

Paslanmaz celik (26 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlar ile elde edilen

veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 86.62 7 cm 60.80 7 cm 73.46 7 cm 77.80
10 cm 74.38 10 cm 52.58 10 cm 63.28 10 cm 66.92
12 cm 66.89 12 cm 47.47 12 cm 57.47 12 cm 60.32
15 cm 56.89 15 cm 40.55 15 cm 48.90 15 cm 51.44

Paslanmaz celik (26 mm) alasimh protez icin, 15 MV foton 1sinlar ile elde edilen

veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ucg)
7cm 94.35 7cm 67.32 7cm 83.98 7cm 87.72
10 cm 83.36 10 cm 59.65 10 cm 74.58 10 cm 77.80
12 cm 76.46 12 cm 54.75 12 cm 68.97 12 cm 71.43
15 cm 67.14 15 cm 48.89 15 cm 61.08 15 cm 62.88




CoCrMo (28 mm) alasimh protez icin, Co-60 cihazi ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 93.01 7 cm 57.80 7 cm 73.33 7 cm 76.81
10 cm 76.09 10 cm 47.72 10 cm 59.97 10 cm 63.17
12 cm 66.19 12 cm 41.76 12 cm 52.20 12 cm 54.99
15 cm 53.57 15 cm 33.92 15 cm 42.24 15 cm 45.03

CoCrMo (28 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7 cm 86.74 7 cm 57.13 7 cm 71.24 7 cm 74.34
10 cm 74.50 10 cm 49.32 10 cm 61.50 10 cm 63.94
12 cm 67.00 12 cm 44.43 12 cm 55.50 12 cm 58.02
15 ecm 56.96 15 cm 37.84 15 cm 47.60 15 cm 49.89

CoCrMo (28 mm) alasimh protez icin, 15 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)
7cm 95.96 7cm 66.90 7cm 81.23 7cm 83.26
10 cm 84.21 10 cm 59.32 10 cm 71.44 10 cm 73.46
12 cm 77.23 12 cm 54.86 12 cm 65.57 12 cm 67.51
15 cm 68.04 15 cm 49.12 15 cm 57.90 15 cm 59.80
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Titanyum (28 mm) alasimh protez icin, gamma 1s1nlar ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ucg)

10 cm

72.03

10 cm

59.13

10 cm

66.62

10cm

70.51

Titanyum (28 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm

73.08

10 cm

60.43

10 cm

68.69

10cm

70.51

Titanyum (28 mm) alasimh protez icin, 15 MV foton 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm

74.51

10 cm

61.84

10 cm

70.26

10cm

73.46

Titantum (48 mm) alasimh protez icin, gamma 1sinlan ile elde

edilen veriler

Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ucg)

10 cm 71.65 10 cm 55.95 10 cm 57.10 10cm 57.96
Titanyum (48 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler
Acik Alan 1.diizlem (topuz) 2.diizlem(govde) 3.diizlem(ug)

10 cm 71.93 10 cm 65.60 10 cm 66.82 10cm 66.69

Titanyum (48 mm) alasimh protez icin, 15 MV foton 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm

72.51

10 cm

70.98

10 cm

71.05

10cm

71.20




Paslanmaz celik (26mm) protez icin, gamma 1sinlan ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm 75.32

10 cm 48.88

10 cm 52.72

10cm 53.55

Paslanmaz celik (26mm) protez icin, 6 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm 77.81

10 cm 64.19

10 cm 65.90

10cm 69.17

Paslanmaz celik (26 mm) protez icin, 15 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm 83.00

10 cm 72.37

10 cm 74.45

10cm 77.27

CoCrMo (28 mm) alasimh protez icin, gamma 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm 76.30

10 cm 47.68

10 cm 50.35

10cm 53.33

CoCrMo (28 mm) alasimh protez icin, 6 MV foton 1sinlar ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm 75.20

10 cm 59.40

10 cm 61.73

10cm 63.54

CoCrMo (28 mm) alasimh protez icin, 15 MV foton 1sinlari ile elde edilen veriler

Acik Alan

1.diizlem (topuz)

2.diizlem(govde)

3.diizlem(ug)

10 cm 81.68

10 cm 67.22

10 cm 69.91

10cm 71.06
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