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SEMBOLLER / KISALTMALAR LISTESI

MV: Milyon volt

MU: Monitor unit

SSD: Kaynak ylizey mesafesi (source to skin distance)

SID: Kaynak izomerkez mesafesi (source isocenter distance)
TPR: Doku-fantom orani (Tissue-phantom ratio)

TAR: Doku-hava orani (Tissue-air ratio)

%DD: Yiizde derin doz

BTPS: Bilgisayarl tedavi planlama sistemi

BEV: Beam eye view

DVH: Doz-voliim histogrami

DRR: Sayisal yapilandirilmis radyografi (Digital reconstructed radiography)
BT: Bilgisayarli tomografi

MRI: Manyetik rezonans goriintiileme

SPECT: Tek foton emisyon bilgisayarli tomografi

G: Gantry agi1s1

W: Wedge filtre



OZET

Calismanin amaci, 3 boyutlu bilgisayarli tedavi planlama sisteminde hesaplanan doz
degerleri ile farkli hacimli iyon odalar1 ve Linear 2D-Array kullanilarak 6l¢iilen dozlari
karsilagtirarak dozimetrik kontrolii saglamaktir.

Calismada Uludag Universitesi Tip Fakiiltesi Radyoterapi Merkezinde bulunan cesitli
dozimetrik donanim ve tedavi cihazi kullanildi. Belirlenen alan boyutlari, kat1 fantom
iizerinde olusturularak; Farmer, Semiflex ve PinPoint iyon odalar ile acik alan dl¢timler
alindi. Her bir alan i¢in 3’er kez 6l¢iim yapilarak ortalamalart alindi. Ayn1 alanlar BTPS’de
olusturuldu ve nokta doz okumalar1 yapildi. Cihazda 6l¢iilen ve BTPS’de okunan degerler
karsilastirildi.

6 MV foton enerjisi i¢in, hassas voliimlii 0.015c¢m?® olan PinPoint iyon odasinin en yiiksek
doz okumas1 yaparken, 0.6 cm3 hacimli Farmer iyon odasinin en diisiik doz okumasi yaptigi
goriilmektedir. BTPS ile en uyumlu sonuglar Semiflex iyon odasi ile elde edilmis, en kiigiik
alan olan 3x3 cm? harig, %1.5°dan az oldugu goriilmiistiir. 15 MV foton enerjisinde ise iyon
odasi dl¢limlerinde, BTPS ile % fark 8.5 ‘a ulasmistir. Semiflex iyon odasi en yiiksek doz
okumasi yaparken, BTPS ile en uyumlu 6l¢iim Farmer iyon odasi ile elde edilmistir.

Linear 2D-Array kullanilarak agik alan, izosentrik, oblik ve wedge filtreli alanlarda
Olctimler alindi, yine ayn1 alanlar BTPS’de olusturularak nokta doz okumalar1 yapildi ve alan
profilleri olusturuldu. PTW Verisoft yazilimi kullanilarak, 6l¢iilen ve planlanan alanlarin
izodoz dagilimlar karsilastirildi, X ekseni ve Y ekseni profilleri elde edildi.

2D-Array kullanilarak yapilan tiim okumalarda merkezi eksende BTPS ile uyum
gozlenirken, build-up ve penumbra bolgelerinde %20’lere ¢ikan fark gézlenmektedir. Bu
bolgelerde gézlenen uyumsuzlugun nedenleri; build-up bolgesindeki dozun degisken olmasi,
hesaplama algoritmalarinin yetersiz kalmasi, dogru 6l¢iim yapmanin zorlugu ve planlama
sistemlerinde 151n modellemesi sirasinda 6l¢iilen profiller ile algoritma tarafindan olusturulan
profillerin penumbra bolgelerinde tam olarak ¢akigsmamasi olarak bulunmustur.

Anahtar Kelimeler: Radyoterapide kalite kontrol, Linear 2-D Array, Bilgisayarh

tedavi planlama sistemi



SUMMARY

Dosimetric control of dose disturbation calculated in computerized treatment
planning system.

The purpose of this study is to provide the dosimetric control by comparing the dose
values calculated in computerized treatment planning system and measured by using Linear
2D-Array and ionization chambers of various volumes.

In this study, various dosimetric equipment and treatment devices of Uludag University
Faculty of Medicine Radiotherapy Department. Determined fields were set up on the solid
water phantom, then measured by using Farmer, Semiflex and PinPoint ion chamber. For each
field, measurement was applied for 3 times to get average of the measured values. Same fiels
were created in CTPS and dose values were calculated, then both of the results were
compared.

For 6 MV, sensitive volumed 0.015 cm?® Pinpoint ion chamber measured the top dose
values whereas 0.6 cm®Farmer ion chamber measured the low values. The most compatible
results with CTPS were obtained by Semiflex ion chamber, except 3x3 cm?the smallest field,
difference was found less then 1.5 %. For 15 MV, the difference between CTPS and ion
chamber results were 8.5 %. Semiflex ion chamber measured the top dose values ,
furthermore the most compatible results with CTPS were obtained by Farmer ion chamber.

By using Linear 2D-Array, measurements were done in open, isocentric, oblique and
wedge filtered fields, likewise the fiels were created in CTPS and dose values were
calculated, field profiles were obtained, then by using PTW Verisof software, measured and
planned fields’ dose disturbations were compared, and X-axis and Y-axis profiles were also
obtained. However, in each measurent using by 2D-Array, concordance was observed with
CTPS in central axis, the difference reached 20 % in build-up and penumbra regions. The
reasons of this discordance are found as; varible dose around build-up region, inadequacy of
calculation algorithm, difficulty of correct measurements and not to obtain the exact
superpose of profiles’ penumbra region.

Keywords: Quality assurence in radiotherapy, Linear 2-D Array, Computerized

treatment planning system



GIRIS

Kanser giinlimiiziin en 6nemli saglik problemlerinden biridir. Diinya ¢apinda tiim kanser
hastalarinin ortalama olarak yarisindan fazlasi radyoterapi ile tedavi edilmektedir. Son
yillarda radyasyon onkolojisinde teknolojik gelismeler ¢ok hizli ilerlemektedir. Bu hizla
gelismeye katkida bulunan baglica gelisme bilgisayar teknolojileridir.

Tedavi planlama sistemleri eksternal radyoterapide hedef voliime maksimum dozu
verirken, normal dokularda minimum komplikasyonu olusturan doz dagilimini elde etmek
amaciyla alan seklini ve 1s1in yoniinii belirlemek i¢in kullanilir. Bilgisayarli tomografi
(BT)’lerin gelisimi neticesinde, BT tabanli bilgisayarl tedavi planlama sistemleri (BTPS)
gelisti. Bu sistemlerde hastanin anatomisi {izerine siiper-empoze doz dagilimlarini istenilen
diizlemlerde gérmek miimkiin olmustur. Ileri diizeydeki tedavi planlama sistemleri hasta
anatomisinin, hedef voliimiin ve doz dagilimlarinin {i¢ boyutlu olarak elde edilmesini
saglamistir. Tedavi planlama sistemlerinde donanim, yazilim ve grafik kartlarinda birbirini
izleyen gelismeler, hesaplamalarda kayda deger duruma gelmis, ayrica sanal hasta
goriintiilemeleri miimkiin kilinmistir.

Boylece uygun tedavi alanlar1 kullanilarak tiimorii olusturan hiicreler ortadan kaldirilirken
saglikli dokular minimum zarar gériir. Modern bilgisayarli planlama sistemleri ile sanal
ortamda ger¢ege en yakin doz hesaplama algoritmalari olusturulabilir. Ancak hasta
tedavisinde kalitenin saglanmasi i¢in BTPS’de hesaplanan doz dagilimlarinin dozimetrik
araclar kullanilarak dogrulugunun kontrol edilmesi gerekmektedir. Bu araglar, iyon odasi,
film dozimetre, termoliiminesans dozimetre (TLD) veya 2D-Array olabilir.

Tedavi planlama sistemini klinikte kullanmaya baslamadan 6nce, sistemin kullandig1
hesaplama algoritmalar1 detayli olarak incelenmelidir. BTPS’deki algoritmalar diizeltme -
6l¢ciim, model ya da Monte Carlo tabanli olabilir.

Calismamizda, Monte Carlo tabanli convolution algoritmasi kullanilarak yapilan tedavi
planlari, farkli hacimlerdeki iyon odalar1 ve 2D-Array kullanilarak, BTPS’ nin kalite kontrolii
yapildi. Kullanilan yontemlerde elde edilen sonuglar kiyaslandi. Doz profilleri tedavi

planlama sisteminin verileriyle karsilastirildi.



GENEL BIiLGILER

Diinyada her yil yaklasik 10 milyon insan kanser tanisi almakta ve bu say1 gittikge
artmaktadir. Kanser tedavisi genellikle cerrahi, radyoterapi ve kemoterapiden olusan, ilgili
disiplinlerin birlikte ¢alismasini zorunlu kilan bir tedavi yaklasimini gerektirmektedir.
Radyasyon onkolojisi, iyonizan radyasyon kullanarak kanser, bazen de kanser dis1
hastaliklarin tedavisini, radyasyonun etkilerini, timorlerin davraniglarini inceleyen ve bu
konularda egitim ve aragtirma yapan bir bilim dalidir.

Tiim kanserli hastalarin %60-80’1 hastalik tanis1 aldiktan sonra gegen siirecte en az bir
kez radyoterapi gormektedirler. Radyoterapinin tedavi etme (kiiratif), diger tedavilerin
etkinligini gliglendirme (adjuvan), hastaliga bagli agri, kanama gibi sikintilarin giderilmesi
amagch (palyatif) ve koruyucu (profilaktik) amacl uygulamalar1 vardir.

Radyoterapide en 6nemli kural, timére maksimum dozu verirken, ¢evresindeki riskli
organlarin ve saglikli dokularin miimkiin olan en az dozu almasini saglamaktir. Boylece
uygun tedavi alanlar kullanilarak tiimorii olusturan hiicreler ortadan kaldirilirken sagliklt
dokular minimum zarar goriir. Timor kontroliinii arttirmak i¢in de uygun dozun verilmesi
gerekir. Bu amaca yonelik olarak ii¢ boyutlu konformal radyoterapi (3D CRT), yogunluk
ayarli radyoterapi (Intensity Modulated Radiation Therapy, IMRT), organ hareketlerini
takip ederek yapilan goriintii takipli radyoterapi (Image Guided Radiation Therapy, IGRT)

ve tomoterapi gibi geligsmis teknikler uygulanmaktadir.

2.1.U¢ boyutlu konformal radyoterapi

Ug boyutlu konformal radyoterapi, hastanin tiimér ve normal komsu anatomisinin ii¢
boyutlu sayisal verilerinin olusturulmasi ile baslayan karmasik bir siiregtir. Bu veri setleri
ic boyutlu bilgisayar goriintiileri olusturmak ve saglikli komsu dokuyu koruyucu 6zellik
tastyan konformal (odakli) radyoterapiyi gelistirmek icin kullanilir. Béylece kanser
hiicrelerine yiiksek doz radyasyon verilirken, ¢cevre saglikli dokularin aldig1 doz miktari
anlaml 6l¢iide azaltilarak, daha az yan etki ile tiimor kontrol orani oldukga yiiksek hale
gelir. Ug boyutlu konformal radyoterapi hayati organlara ve dokulara ¢ok yakin yerlesimli
dokulari tedavi etmede oldukea etkilidir. Ornegin, {i¢ boyutlu radyoterapi ile bag-boyun
bolgesindeki tiimorleri tedavi ederken, medulla spinalis, optik lens ve tiikiiriik bezi gibi

kritik yapilarin olduk¢a az miktarda doz almas1 saglanabilir (1).



Uc boyutlu konformal radyoterapinin uygulanmasi; BT, manyetik rezonans
goriintiileme (MRI), tek foton emisyon bilgisayarli tomografi (SPECT) ve ultrason gibi
goriintiileme sistemlerinin kullanimi ile hedef voliimiin uygun sekilde tanimlanabilmesi,
i¢c boyutlu tedavi planlama sistemlerinin klinikte kullanimi ile, her hastanin tedavi edilecek
tedavi voliimiine uygun alan sekli olusturabilmek ve giivenilir sekilde ii¢ boyutlu doz
dagiliminin hesaplanabilmesi, Radyoterapi merkezlerinde modern tedavi cihazlariin
kullanilmas1 ve iyonize radyasyonun sekillendirilmis huzmeler olarak giivenli ve
tekrarlanabilirliginin saglanarak verilebilmesi ve bu aletlere yogun kalite giivenirligi

programlarinin uygulanabilmesi ile miimkiindiir (1).

2.2. Radyoterapide kullanilan voliim kavramlari

Konformal radyoterapide malign hastalia sahip bir hastanin tedavisi igin ilgili
organin, saglikli doku ve organ voliimlerin sinirlarinin {i¢ boyutlu olarak belirlenmesi

gerekir. Bu voliimler

e Tanimlanabilir timdr hacmi (Gross Tumor Volume, GTV),
e Klinik hedef voliim (Clinical Target Volume, CTV),

e Planlanan hedef voliim (Planning Target Volume, PTV),

e Tedavi hacmi (Treated Volume),

e [silanan voliim (Irradiated Volume),

e Riskli organ (Organs at Risk) ve

e Planlanan riskli organ hacmi (Planning Organ at Risk VVolume, PRV).

2.2.1. Tanmimlanabilir tiimor hacmi (GTV):

Tiimdr hacmi (GTV) tanimlanabilir, sinirlari belirgin kitlenin bulundugu ve
malign bliyiimenin oldugu yerdir. Genisligi ve miktar1 BT, MRI, radyografi, ultrason ve
pozitron emisyon tomografisi (PET) gibi farkli goriintiileme teknikleri araciligi ile tayin
edilebilir (2).

2.2.2. Klinik hedef voliim (CTV):

Klinik hedef voliim (CTV) tanimlanabilir tim6r hacmi (GTV)’ni ve/veya yok

edilmesi gereken sub-klinik malign hastalig1 iceren doku hacmidir. Radyoterapinin



amacina ulagabilmesi i¢in bu hacmin tamamen tedavi edilmesi zorunludur (2).

2.2.3. Planlanan hedef voliim (PTV):

Planlanan hedef voliim (PTV), tedavi planlamasi i¢in kullanilan geometrik bir
kavramdir. Ayrica bu tanim, 6nceden belirlenen ve klinik hedef hacme verilmek istenen
doz i¢in uygun demet alani ve uygun demet yerlesiminin belirlenmesinde kullanilir (2).

SM (Set-up margin)

Tedavi siiresince hasta set-up’inda degisikler (hasta pozisyon degisikligi, aygitlarin
mekanik farklilig1, dozimetrik farkliliklar, set-up hatalari, BT/simiilator/tedavi
aygiti-koordinat hatalari, insan faktorii) hedef voliimde degisiklige yol agar. Bu yiizden
planlanan hedef hacmin belirlenmesinde hasta ve 151n pozisyonuna bagl giinliik
degisiklikler (SM) g6z oniine alinmalidur.

IM (Internal Margin)

Planlanan hedef voliim fizyolojik nedenlerle olusan CTV igindeki anatomik
yapilarin sekil, boyut ve pozisyon degisikliklerini igermelidir (2).

Solunum, mesane-rektum dolulugu/boslugu, kalp atimi ve bagirsak hareketleri
gibi fizyolojik degisikler internal margini olusturmaktadir.
Sonug olarak PTV; CTV, IM ve SM’nin toplamina esittir. (2).

2.2.4. Tedavi voliimii:

Tedavi voliimii planlanan voliim absorbe doz degerindeki izodoz egrisiyle
cevrilmis voliimdiir. Tedavi tekniklerinin sinirli olmasi nedeniyle belirlenen absorbe
dozu sadece target veya planlanan voliime vermek imkansizdir. Bu nedenle tedavi

hacmi planlanan hedef voliimden daha biiyiiktiir (2).

2.2.5. Isilanan voliim:

Isinlanan voliim normal doku toleransina gére 6nemli sayilan bir absorbe dozu
alan, tedavi voliimiinden daha biiyiik bir voliimdiir. Isinlanan hacmin absorbe doz
seviyesi, tanimlanan absorbe dozun % si olarak ifade edilir. Isinlanan voliim

kullanilan teknige baglidir (2).

2.2.6. Riskli organ (OAR):

Riskli organ (kritik normal yapi1), radyasyon hassasiyeti olan, tedavi



planlamasini ve/veya dnceden belirlenen dozu etkileyen normal dokular (omurilik, g6z

lensi vs.)’dir (2).

2.2.7. Planlanan riskli organ voliimii (PRV):

Hasta hareketiyle riskli organ da hareket eder ve fizyolojik degisikliklere maruz
kalir. Bu nedenle ilave marjlarla planlanan riskli organ hacmi belirlenir. Risk altindaki
organlarda beklenmedik yiiksek dozlar1 6nlemek i¢in PTV icindeki hacmini belirlemek ve
PTV\PRYV iliskisine gore doz diizenlemesi yapmak gerekir (2).

Tiim voliim kavramlar1 Sekil 1°de sematik olarak gosterilmistir.

Gross target voliim (GTV)

Klinik target voliim (CTV)

Planlanan target volliim
(PTV)

Tedavi edilen voliim (TV)

Isinlanan voliim (IV)

Sekil-1. Radyoterapide kullamlan voliim kavramlar

2.3. Doz tanimlamalari

Doz tanimlamalari {i¢ diizeyde yapilir.

2.3.1. Diizey I

Temel teknik, referans nokta dozu tanimlanir, PTV i¢indeki minimum ve
maksimum doz noktalari standart izodoz egrileri ve derin doz tablolarindan yararlanilarak
tahmin edilebilir. Her merkezin en az tanimlamasi gereken diizeydir, ancak gelisen
teknolojilerle sadece palyatif tedavilerde referans nokta tanimlar1 6nerilmelidir.
2.3.2. Diizey 11

Ileri teknikte BT ve MR goriintlilerinden yararlanilarak GTV; CTV, PTV, OAR ve
PRV tanimlanir. Ayrica tiim planlarda ve voliimlerde gecerli doz dagilimlarini gostermek,
inhomojenite diizeltmelerini yapmak miimkiindiir. Kalite giivenirligi programlarinin olmasi

ve uygulanmasi gereklidir.



2.3.3. Diizey III
Gelismekte olan teknikleri igerir. IMRT gibi teknikler i¢in standardizasyon
gelistirilememistir.

Hangi diizey olursa olsun PTV i¢indeki minimum ve maksimum dozla, ICRU
(International Commission on Radiation Units) referans nokta dozu mutlaka
tanimlanmalidir. Ayrica OAR’larin dozlar1 tanimlanmali ve eger tolerans dozlar1 sinirlar
zorlanyorsa doz-voliim histogrami1 (DVH) yardimiyla asan dozlar ve voliimler
saptanmalidir (Diizey II).

Planlanan tedavi voliimii i¢inde doz dagiliminin homojen olmasi gerekir ve +%7,; -
%S5 izodoz farkliligina izin verilir. Doz tanimlamalarinda Dmax, Dmin Ve Hot spots
parametreleri biiylik nem tagir.

Dmax: PTV ve riskli organdaki maksimum doz noktasidir, 3 boyutlu planlamada
volimdiir ve 15 mm {izerindeki hacimler anlamlidir ve kaydedilmelidir.
Dmin: PTV’deki minimum doz noktasidir, voliim limiti yoktur.
Hot spots (sicak nokta): PTV disindaki yiiksek doz alanlaridir. % 100’iin tizerindeki
izodozlarin gectigi ve 15 mm’den biiylik capta anlamlidir, 6zellikle riskli organlarda dikkat
edilmelidir.

2.4. Dozimetrik parametreler

i) %DD: Maksimum doz derinligindeki doza gore dozun derinlikle degisimini %
olarak veren degerdir. Sematik izah1 Sekil 2°de gosterilmistir. %DD, herhangi bir d
derinligindeki sogurulan dozun, merkezi eksen boyunca dg (dmax) referans derinliginde

sogurulan doza oranidir.
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P2—+d

/ v \

Sekil-2. Yiizde derin doz 6l¢iimiiniin sematik gosterimi




i) Doz verimi: Belli bir alan boyutunda ve kaynak cilt mesafesinde (SSD) birim
zaman veya birim monitdr tinit (MU) basina absorbe dozdur. cGy/ dakika veya cGy/MU
ile ifade edilir.

iii) Penumbra: Fiziksel ve geometrik penumbra olmak iizere iki sekilde tarif edilir.
Fiziksel penumbra %80 ve %20 ‘lik izodoz egrileri arasindaki yatay mesafedir. Geometrik
penumbra ise kaynak c¢api, 6l¢tim derinligi, kaynak izomerkez uzakligina (SSD ve SAD
degerlerine) baghdir. Asimetrik alanlarda ise kolimator yapisindan kaynaklanan penumbra
degisiklikleri gozlenebilir.

iv) Kalite Indeksi (D20/10, TPR20/10) : D20/10 &l¢iimiinde SSD sabit olup 10 ve 20
cm derinliklerde, TPR20/10 ise SAD=100cm sabit olup yine ayn1 derinliklerde 6l¢iim
yapilir. 20 cm deki dozun, 10 cm deki doza oranindan elde edilir.

v) Doz profili: Doz profili yardimiyla doz diizgiinliigii, simetri ve penumbra ile 15in
karakteristikleri hakkinda bilgi aliriz. Her hangi bir doz profili (Sekil 3), dozun merkezi
eksen diginda nasil degistigini gosterir. Ozellikle alan topografisi ve penumbranin
tanimlanmasina ¢ok uygundur. Doz profillerinde, dozlar, merkezi eksendeki doza
normalize edilerek gosterilirler. Herhangi bir derinlik i¢cin merkezi eksende alinan doz, 151n
alaniin diger noktalarina gore en yiliksek doza sahiptir. Doz, alanin kenarinda ¢ok hizli
diismektedir. Bu bolge, yar1 gdlge veya penumbra olarak adlandirilir. Sabit SSD’de
yiizeyde, merkezi eksenin maksimum dozunun %50’sinin gectigi yerdeki alan boyutu
radyasyon alan1 olarak tanimlanir. Doz profilleri, hava ya da fantomda belirli derinliklerde

Olgiilebilirler.
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Sekil-3. Doz Profili’nin sematik agiklamasi

vi) Doku fantom orani (Tissue- Phantom Ratio: TPR) ve doku maksimum doz
oram (Tissue-Maximum Ratio: TMR): TPR, fantomda verilen bir noktadaki dozu, sabit
bir referans (genellikle 10 MV’den diisiik enerjili fotonlar igin Scm, biiyiik enerjili fotonlar
icin 10cm) derinlik noktasindaki doza oranidir. TPR, herhangi bir derinlige normalize
edilebilen bir genel fonksiyondur. Ancak, kullanilacak referans derinliginde genel bir fikir
birligi yoktur. Eger dmax gibi bir referans noktasi alinirsa, TPR’den TMR kavrami ortaya

c¢ikar. Boylece TMR’nin TPR’nin 6zel bir durumu oldugu anlagilir.

2.5. Ucg boyutlu konformal radyoterapi planlamasi

Oncelikle, hastaya tedavi bolgesine gore pozisyon verme ve immobilizasyonun
saglanmasi gerekir. Ug boyutlu konformal radyoterapi ilgili bolgenin
bilgisayarli tomografi (BT) kesitleri kullanilarak yapilan sanal simiilasyon ile baslar.
Anatomik bilgi genellikle, anatominin her hangi bir diizlemde ya da 3 boyutta
diizenlenebildigi transvers goriintiilerden elde edilir. Goriintiileme yontemine bagli olarak,
gorlinen timor, kritik yapilar ve ilgili diger organ siirlar tiim kesitlerde konturlenir.
Radyasyon onkologu, goriinen tiimor, tiimor yayilimi siiphesi olan doku ve hasta hareket
diizensizligini dikkate alarak belirledigi marj ile hedef voliimleri kontiirlemelidir.

Uc boyutlu tedavi planlama sistemi yazilimi ile konturlenen kesitler iizerinde alanlar
belirlenir. Bu sistemin en kullanisl 6zelliklerinden biri, hedef voliim ve diger yapilarin
gorilebildigi 151 gozii goriintlistiniin (BEV) elde edilmesidir. BEV opsiyonu ile hasta
anatomisinin radyasyon kaynaginin bulundugu noktadan goriintiisii elde edilir (1).
Huzmenin nokta kaynaktan ¢iktiktan sonra ayrilmasi goz oniine alinarak, hedef voliim ve
risk altindaki organlara, bloklarin ve kolimatorlerin dogru yerlestirilmesi saglanir.
Boylece, alan marj belirlemeleri daha saglikli yapilabilmekte, PTV nin yiiksek izodoz
bolgesi (tanimlanan dozun %95’inden fazla) i¢inde kalmas1 saglanabilmektedir.

Tedavi alanlar yerlestirilirken planlama sisteminin ekraninda gantry, masa, kolimator
acilar1 gibi parametreler goriintiilenir. BTPS ekraninda planin transvers, koronal, sagital
gorintiileri ve 3 boyutlu goriintiisii goriilebilir.

Enerji, wedge ve 1s1n agirliklar segildikten sonra planin 3 boyutlu doz hesaplatilmasi
yapilir. Doz dagilimi degerlendirilir ve istenen izodoz dagilimi incelenir. izodoz dagilimi
PTV’yi tam olarak sariyorsa fraksiyon sayisi, verilmesi gereken tedavi dozu ve izodoz

egrisi segilir.



Plan degerlendirilip, kabul edildikten sonra BT imajlarindan sayisal yapilandirilmig
radyografi (DRR) goriintiileri olusturulur. DRR, ii¢ boyutlu tedavi planinin klinik set-up
uygulamasinda referans imaj gorevi goriir. DRR goriintiileri film tizerine yazdirilarak hasta
dosyasinda saklanabilir ya da tedavi planinda kullanilan alanlar kontrol edilebilir.

DVH?’ lar1 planin degerlendirilmesinde 6nemli rol oynar. Tedavi planlama
sistemlerinde yapilan planlarin diferansiyel ve kiimiilatif doz-voliim histogramlar1 elde
edilir. Bu histogramlarda; bir plan i¢in GTV, PTV ya da risk altindaki organlarin aldiklar
dozlar ile farkli bir plan i¢in GTV, PTV ya da risk altindaki organlarin aldiklar1 dozlar ayni
ekranda degerlendirilebilir. Boylece, bu histogramlardan doz-voliim istatistiklerinin

degerleri alinabilir ve en uygun plan segilebilir (1).

2.6. Tedavi planlama sistemi algoritmalar:

Genel olarak, ii¢ ¢esit algoritma vardir.
2.6.1. Diizeltme / 6l¢iim tabanh algoritmalar

Bu algoritmada, referans kosullar altinda diizenli tedavi alanlar1 i¢in su fantomunda
TAR, TPR, output faktérii ve OAR Olclimleri yapilmalidir. Hasta dozu, belirli tedavi
alanlari i¢in doku eksikligi, doku imhomojenitesi gibi pek ¢ok diizeltme uygulanarak
bulunur. Bu metot tamamen 6l¢lim datalarina dayanir ve olduk¢a hizlidir. Su fantomunda
6l¢iilen derin dozlar arasinda interpolasyon yaparak dozu hesaplar ve ¢esitli derinliklerde
alinan doz profillerini kullanir. Doku diizensizlikleri, inhomojenite ve ikincil elektronlar

doz hesaplamasinda g6z ardi edilir (3).

2.6.2. Model tabanh algoritmalar

Bu algoritmada Monte Carlo simiilasyonuyla hesaplanmis olan 151n karakteristikleri
kullanilir.

Ortamda olusan etkilesimlerin birim elementi olan enerji kernelleri Monte Carlo
yontemiyle hesaplanir. Hesaplama tabanli algoritmalar doz hesaplamasini bu enerji
kernellerini kullanarak yapar.

Hastada doz depolanmasina neden olan fiziksel islemler direkt olarak hesaba katilmak
istenirse doz kernellerin tanimlandigi model tabanli algoritmalar kullanilmalidir. Doz
kernel, farkli seviyelerdeki enerji aktarimini ve primer foton doku etkilesimleri ile olugan

sudaki doz depolanmasini tanimlar. Inhomojen hasta geometrilerinin uygulandig



durumlarda lokal doku yogunluklarinin dikkate alinmasi i¢in, doz kerneller boyutlarina
gore ayrilik gosterirler.

Model tabanli algoritmalar, heterojen ortamda absorbe dozun daha gergekgi
tanimlamasini yapar. Bunu sebebi hasta kesitlerindeki Hounsfield Unit ile tarif edilen
inhomojen hasta anatomisinin daha iyi uzaysal grid ile 6rneklenmesidir.

Enerjinin hastada absorblanmasi, yani doz depolanmasi model tabanli algoritmalarda
pek ¢ok basamaga ayrilir. Enerji absorbsiyonun hesaplanmasindan 6nce tedavi cihazinin
radyasyon output’u modellenir. Bu da lineer hizlandiricidan elde edilen fotonlarin primer
enerji akist modellenerek basarilir. ilgili modeller suda basit tedavi alanlar1 i¢in dlgiilen
doz datalar i¢in kalibre edilir. Primer fotonlarin hesaplanan enerji akisi, hastada enerji

absorbsiyon ve transportunun hesab1 input data olarak kullanilir (3).

2.6.2.1. Primer foton akisinin modellenmesi

Radyasyon alani; primer, sa¢ilmis foton ve elektronlarin olusturdugu kompleks bir
alandir. Dogru bir hiz hesaplanmasi i¢in, parcacigin enerji ve hiz yonlerinin spektrumu,
lateral dagilim ya da aki gibi fiziksel 6zellikleri temel olarak bilinmelidir. Linak faz
uzayinin en basit yaklasikligi primer fotonlarin etkin akist modellenerek saglanir. Bu
modellerdeki temel varsayim enerji spektrumunun demet eksenine gore fotonlarin lateral
lokalizasyonundan bagimsiz olmasidir.

Model tabanli algoritmalarin uygulanmasi i¢in enerji spektrumunun yani sira primer
akinin uzaysal dagilimi1 da modellenmelidir. Bunun i¢in 6nce demet homojenitelerini i¢ine
alan primer aki dagiliminin uzaysal sekli belirlenir. Foton kaynagi boyunca lateral
penumbranin genislemesi, kolimator sagilmasi ve ortam i¢inde akinin atenuasyonu gibi

etkileri gergeklestirmek i¢in baslangi¢ akisi modifiye edilir (3).

2.6.3. Monte Carlo tabanh algoritmalar
Madde i¢inde ¢ok sayida foton ve pargacigin etkilesimini simiile eden bir yazilimdir.
Bu yazilim foton ve elektronlarin olasi etkilesimlerini belirlemek i¢in temel fizik yasalar
kullanilir. En dogru doz hesaplama algoritmasidir.
Monte Carlo hesaplamasi iki bagimsiz bilesenden olusur;
1. Cihazimizin tedavi kafasinin geometrik dizaynina dayanan lineer hizlandiric faz
uzayinin simiilasyonu ve lineer hizlandiricinin Bremss targetine ¢arpmadan 6nce

elektron demetinin karakteristik parametresinin simiilasyonu,
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2. Hasta igerisindeki enerji absorpsiyon ve transportunun simiilasyonu.

Dokudaki dozu hesaplamak i¢in transport denklemi olarak adlandirilan karmasik bir
denklemin ¢oziilmesi gerekir. Bu denklem her hasta igin farklidir ve alan boyutu, sekli
radyasyonun enerjisi, demet yonii gibi tedavi kosullarina baglidir. Monte Carlo’ da
transport denklemi ¢oziilerek doz dagilimi hesaplanir. Hasta geometrisi BT imajlarina
dayanan doku tiplerinin ii¢ boyutlu dagilimi ile modellenir. Hastadaki foton ve
elektronlarin pargacik akis1t Monte Carlo ile modellenen tedavi cihazi parametreleri dikkate
aliarak hesaplanir (3).

Hesaplama siiresinin ¢ok uzun olmasi eskiden bir dezavantajdi. Bilgisayarlar ve
yazilim kodlarindaki gelismeler sayesinde giintimiizde klinik olarak kullanilmaya elverisli

hale gelmistir.

2.7. Radyoterapide kalite kontrol

Radyoterapide klinik sonuglari en i1yi seviyeye getirmek ve tedavi alan her hasta i¢in
yiiksek ve gerekli kaliteyi saglamak i¢in kayda deger ¢aba harcanmaktadir. Radyoterapi
siireci olduk¢a karmasiktir. Iyi radyoterapi sonuglar1 ve tedavi giivenligi, planlanan
radyasyonun belirlenen hedef alana dogru dozda verilmesi ile elde edilir. Radyoterapide
kalite kontroliin amaci, planlama ve tedavinin her asamasinda olusabilecek hatalari
onlemektir (4). Bu nedenle; tedavi aygitlar1 ve simiilatorlerin, tedavi planlamanin, hastaya
ait bilgilerin belli araliklarla 6l¢tilmesi ve kontrol edilmesi gerekmektedir.

Tedavi cihazinin ve simiilatoriin kalite kontrol programi; geometri, dozimetri, 1§1n
bolgesi ve aksesuarlarla ilgili verileri igerir.

Tedavi planlama sisteminin kontroliinde 1sinlarla ilgili veriler (dagilim, enerji, verim),
hasta verilerinin (kontur, normal doku) dogrulugunun kontroliinii icerir. Tedavi
algoritmasi ve cihaz ile ilgili bilgilerin eksiksiz olmasi1 gerekir. Ayrica doz modelleme i¢in
tedavi planlama sistemlerine girilen 151n karakteristiklerini ( %DD, TMR, doz profilleri ve
doz verimi faktdrleri) dogrulugu ¢ok dnemlidir.

Tedavi planlama sistemini klinikte kullanmaya baslamadan 6nce, sistemin kullandig1
hesaplama algoritmalar1 detayl1 olarak incelenmelidir.

Tedavi planlama sisteminde kaliteyi saglamak icin, sistem kullanilmadan 6nce test
edilmeli, yazilim ve donanimda istenmeyen ve stokastik degisimleri belirlemek i¢in

diizenli araliklarla kontrol edilmelidir (4). En iyi 6l¢iim ve hesaplama verileriyle
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karsilagtirilarak, girilen bilgilerin sistem tarafindan dogru hesaplandigi ve doz dagilim
bilgisinin dogrulugu goriilmelidir.

Kullanilan doz hesaplama algoritmasi ¢esitli klinik demet konfigiirasyonlar1 i¢in doz
dagilimlarini yeterli dogrulukla hesaplayabilmelidir. Sistemin doz hesaplama dogrulugunu
kontrol etmek icin klinikte kullanilan uygulamalari igeren detayli olarak hazirlanmis bir
test setine ihtiyag vardir.

Doz plan kalite kontrolii, doz planlama sisteminden tamamen bagimsiz bir prosediir
kullanilarak her bir planin tek tek incelendigi bir uygulama igermelidir. Ayrica tiim viicut
radyoterapisi i¢in mutlaka in vivo doz 6l¢iimii yapilmalidir. in vivo doz 6lgiimleri diger
radyoterapi teknikleri i¢in de tavsiye edilir.

Radyoterapi bilgileri kaydedilmeli, bu kayitlar kullanilarak verilen tedaviler ile ilgili
istatistiksel islemler, goriintiileme, tedavi sonuglar1 karsilastirmalari ve tedavide kalite
belirlemesi yapilabilmelidir. Tedavi kayitlari, ICRU 38, ICRU 50, ICRU 58, ICRU 62 ve
NACP’ ye uygun olarak yapilmalidir (4).

Hasta pozisyonunun giinliik dogrulamasi, lazerlerin yerlerinde cakigmasi ve kesin
immobilizasyonun saglanmasi gerekir. Giinliik dozun 6l¢iimii ve alanlarin portal
gorlintiileme ile kontrolii gerekmektedir. Herhangi bir asamada veri uyumsuzlugu ya da
planlamada sorun gozlenirse, planlama tekrar gozden gegirilmelidir. Kalite glivenirligi
programlari olusturulmali ve periyodik kontroller yapilmalidir (4).

Bir lineer hizlandiricinin doz kalibrasyonu, cihaz tarafindan iiretilen doz ile monitor
unit gostergesi arasindaki uyumun hesaplanmasini esas alir. Kobalt iinitesinin doz
kalibrasyonunda ise cihaz tarafindan iiretilen doz hizinin hesaplanmasi1 énemlidir. Burada
doz; suda absorbe edilen dozu, doz hiz1 ise, radyasyon 1sininin merkez ekseni boyunca
suda absorbe edilen doz oranidir. Doz kalibrasyonu, bu uyumu referans alan boyutunda,

acik alan ve tim wedge filtreli alanlar i¢in hesaplar (4).
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GEREC VE YONTEM

3.1. Gerec

3.1.1. Siemens MD2 lineer hizlandirici

Bu ¢alismada Uludag Universitesi Tip Fakiiltesi Radyoterapi Merkezinde bulunan
SIEMENS Mevatron MD2 (SIEMENS AG, USA, 1996) Lineer Hizlandiricisi
kullanilmistir. Cihaz, 6 ve 15 MV enerjili foton, 5, 7, 8,10,12 ve 14 MeV enerjili elektron

huzmeleri iiretme kapasitesine sahiptir.

3.1.2. CMS XIO tedavi planlama sistemi
CMS XIO0 tedavi planlama sistemi (Computerized Medical Systems, St. Louis,
MO,USA) ; yeni araglar1 ve saglikli doz hesaplama algoritmalarini birlestirerek dogru
dagilimini saglayan kapsamli bir 3D IMRT tedavi planlama platformudur. 2D,3D ,¢ok
yaprakli kolimator (MLC) tabanli IMRT, kat1 kompansator tabanlit IMRT ve brakiterapi
gibi tedavi modalitelerini igerir. Dinamik konformal arc terapi ve stereotaktik radyoterapi
de ayrica desteklenmistir. Sahip oldugu hesaplama algoritmalar1 foton 1ginlar1 i¢in
Clarkson, hizli fourier dontisiimii (fast fourier transform, FFT) standart superposition, FFT
convolution, elektron 1sinlar1 i¢in 3D pencil beam’dir. Bu algoritmalarla foton ve elektron
hiizmelerinin doz dagilimlarin1 hesaplayabilir ve DVH goriintiileyebilir.
3.13. PTW Farmer iyon odast 10 MeV - 45 MeV elektron huzmelerini

6lgmeye elveriglidir (5).
Doz 6l¢timlerinde kullanilan PTW

marka farmer tipi iyon odas1 21.2 mm i¢
uzunluk ve 3.05 mm i¢ yarigapa sahiptir
(Sekil 4). 0.6 cm? hassas hacme sahiptir.
Duvar materyali PMMA (Poli Metil
Metakrilat yogunlugu 1.19 g/cm®) ve grafit
karistmindan yapilmis olup aliiminyumdan
olan elektrodun ¢ap1 1mm, uzunluguda 21.9
mm’dir. Hassas hacmin yarigap1 3.15 mm ve

uzunlugu 24 mm’dir.140 kV 50 MV foton ve
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Sekil-4. PTW 30010 0,6 cm® farmer

tipi iyon odasi

3.1.4. PTW Semiflex Iyon Odasi

PTW 31010 model Semiflex iyon odalar1 su gegirmez yapidadir (Sekil 5). Genellikle
su fantomunda derin doz, doz profili ve doz dagilim1 6l¢iimleri i¢in kullanimlarinin
yaninda lineer hizlandiric1 ve Kobalt cihazlariyla yapilan radyasyon alan analizleri igin de
siklikla kullanilir. Kullanildiklar1 nominal enerji araliklari fotonlarda 30 kV ile 50 MV,
elektronlarda ise 6 MeV ile 50 MeV araligindadir. Iyon odasinin i¢ ¢ap1 5.5 mm’dir.
Maksimum polarizasyon voltaji = 500 V’tur. Duvar materyali 0.55 mm kalinligindadir (6).

Sekil-5. PTW Semiflex iyon odasi

3.1.5. PTW PinPoint iyon odasi

PinPoint thimble odas1 (Sekil 6) merkezi elektrodu gelik olan, 0.015 cm®hassas
hacimli silindirik su gegirmez iyon odasidir. Duvart PMMA kapli grafit tabakadan olusur.
Duyarli bolge 2 mm genislikte ve 5 mm boyundadir. Enerji araligi Co—60 dan 50 MV

fotona kadardir. Nominal iyon odas1 voltaj1 400 V’tur (7).

Sekil-6. PTW PinPoint iyon odasi
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3.1.6. PTW 2D-Array

PTW 2D-Array, radyoterapide kalite kontrol i¢in kullanilan, 729 iyon odali, iki
boyutlu detektér matrisidir (Sekil 7). IMRT plan verifikasyonu ve kalite kontrol i¢in film
dozimetri yerine kullanilabilir.

2D-Array’in iyon odalar yiizey kismindadir. 27 x 27°lik bir matris seklinde
tasarlanmistir. Her bir iyon odasinin boyutu 5 x 5 x 5 mm®, iyon odalariin arasindaki

bosluklar 5 mm’dir (8).

RAY sevenz9

PEW 2D AR

Sekil-7. PTW 2D-ARRAYseven29

3.1.7. RW3 Su esdegeri kat1 fantom

Yiiksek enerjili foton ve elektron dozimetresinde standar referans materyal sudur.
Ancak pratik bir yontem olmadigindan dolay1 genellikle su yerine su esdegeri fantom
materyali kullanilir. RW=3 kati1 su fantomu, yiiksek enerjili radyasyon tedavisi
dozimetrisinde kullanilan, beyaz polistiren’den (CgHg) yapilmis, % 2 TiO igeren, fiziksel
yogunlugu 1.045 g/cm?®, elektron yogunlugu 3.43x10% e/cm? ( su: 3.343x10%® e/cm®) olan
bir fantom materyalidir. Boyutlar1 40 cm x 40 cm’dir ve 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarindaki

levhalardan ibarettir (9).

3.1.8. Elektrometre

Cihazin out-put degerlerinin 6l¢iimiinde kullanilan PTW Unidos elektrometre; R,
R/dak, Gy, Gy/dak, Sv/saat; amper ve coulmb cinsiden doz, doz siddeti ve akim degerlerini
okuyabilen bir dozimetridir. Polarite voltaji 0 - 400 V olan dozimetreye sicaklik ve basing

diizeltmeleri i¢in degerler girilebilmektedir.
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3.1.9. Wedge filtreler

Kama seklinde olan bu filtrelerin huzmede yer almasi, kalinlik farki nedeniyle
absorblama farkina ve 1s1n siddetinde farkliliga, izodoz dagiliminin normal pozisyondan
egilmesine yol agar. Egimin miktar1 wedge filtrenin agis1 olarak tanimlanir. Wedge
filtreler genellikle kursun, ¢elik ve bakir gibi metallerden yapilir. Yiiksek atom numarali
maddelerden yapilmasi filtrenin daha ince olmasini saglar. Filtre nedeniyle olusan
sekonder elektronlarin ortaya ¢ikmasi beklenir. Cilt dozunun artmamasi igin filtreler
ciltten en az 20 cm uzaklikta yerlestirilmelidir. Rutinde en sik kullanilan wedge filtreler
15°, 30° ve 45° derece ag1ya sahip olanlardir.Sekil 8’ de wedge filtre kullanilarak elde

edilen doz dagilimi goriilmektedir.

Sekil-8. Wedge filtre kullanilmis plan kesiti

3.2. Yontem

Bu calismada Siemens MD?2 lineer hizlandiricida 6 ve 15 MV foton enerjileri
kullanildi. Olgiimler yapilmadan énce output degerleri uygun sicaklik ve basing
kosullarinda kontrol edildi. Siemens SOMATOM Emotion Duo bilgisayarli tomografi ve
simiilator tinitesi kullanilarak RW3 kati su fantomlarinin ve 2D-Array’in tomografisi

cekildi. Dis konturlamasi yapilip bilgisayarl planlama sistemine aktarildi.

3.2.1. lyon odasi dl¢iimleri

Kat1 su fantomu 6l¢timleri, RW3 kat1 su fantomu kullanilarak merkezi eksende 6 ve 15
MYV foton enerjileri i¢in; d= 10 cm’de; 3x3, 4x4, 5x5, 6x6,7x7, 8x8,9x9, 10x10, 12x12 ve
15x15 cm? alanda SSD 100 cm’de PTW Semiflex , PTW Farmer , PTW PinPoint iyon
odalar1 ve PTW Unidos elektrometre kullanilarak yapildi. Her bir 1s1nlama i¢in 100 MU
uygulandi. Olgiimlerde her iyon odast i¢in 6zel dizayn edilmis kat1 su fantom plakas1

kullanildi. Her bir 6l¢iim 3 kez tekrarlanip ortalamasi alindi.

16



3.2.2. 2D-Array odl¢iimleri

2D-Array ile yapilan 6l¢timlerde, 6 ve 15 MV foton enerjileri igin, 5x5 ve 10x10
alanlarda SSD=100 cm’de d=1, d=3, d=5, d=8 ve d=10 cm derinliklerinde ve SSD= 85
cm’de, d= 15 cm’de dl¢limler alindi. Yine bu enerjiler i¢in 5x5 ve 10x10 alanlarda
SSD=100 cm’de rutinde sik kullanilan 15, 30 ve 45 wedge filtreler kullanilarak SSD=100
cm’de d=1, d=3 ve d=5 cm derinliklerinde 6l¢timler alindi. Son olarak, G=45 i¢in her iki
foton enerjisinde 5x5 ve 10x10 alanlarda d=1, d=3 ve d=5 cm i¢in dl¢timler alindi. Her bir
1sinlama i¢in 100 MU uygulandi.

Olgiimleri alinan tiim alanlarm planlart CMS XIO tedavi planlama sisteminde
Convolution algoritmasi kullanilarak hesaplatildi. Dozimetrik ekipmanlar ile yapilan
Olctimler sonrasi elde edilen veriler ile planlama sisteminde hesaplatilan degerler PTW

Verisoft 3.1 ve PTW Multicheck dozimetri yazilimi kullanilarak karsilastirildi.
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BULGULAR

4.1.1yon odasi ile yapilan 6l¢iim sonuclar

Farmer, Semiflex ve PinPoint iyon odalar1 kullanilarak, 6 ve 15 MV foton
enerjilerinde 3x3, 4x4, 5x5, 6x6, 7x7, 8x8, 9x9, 10x10, 12x12 ve 15x15 cm? alanlarda,
d=100 cm derinlikte dl¢iimler alindi. Bu alanlarin planlar1 BTPS’ de olusturularak nokta
doz okumalar1 yapildi.

BTPS’de hesaplanan ve iyon odalart ile yapilan dl¢timler sonrasi elde edilen doz

degerleri ve bunlarin aralarindaki farklar Tablo 1°de verilmistir.

Tablo-1. Cesitli kare alanlarda, 6MYV ve 15 MYV foton enerjilerinde Farmer, Semiflex,

PinPoint iyon odalar1 ve BTPS verileri

6 MV
Alan BTPS Farmer iyon Odasi % Semiflex iyon Odasi cGy % PinPoint iyon Odasi cGy %
cm? cGy cGy Fark Fark Fark
3x3 53.1 51.1 3.9 54.9 3.2 56.0 5.1
4x4 57.0 54.6 4.3 57.1 0.1 56.7 0.5
5x5 59.4 56.9 4.3 59.1 0.5 58.7 1.1
6x6 61.2 58.7 4.2 60.9 0.4 60.5 1.15
7x7 63.1 60.4 4.4 62.5 0.9 62.1 1.61
8x8 64.4 61.7 4.3 63.8 0.9 63.5 1.4
9x9 65.7 63.0 4.2 65.0 15 64.7 1.5
10x10 67.0 64.1 4.5 66.0 15 65.8 1.8
12x12 68.8 66.0 4.2 69.3 0.7 69.0 0.2
15x15 71.0 68.0 4.4 71.4 0.5 71.2 0.2
15 MV
Alan BTPS Farmer iyon Odasi % Semiflex iyon Odasi % PinPoint iyon Odasi %
cm? cGy cGy Fark cGy Fark cGy Fark
3x3 59.1 59.3 0.3 64.6 8.5 64.1 7.8
4x4 63.8 63.7 0.1 67.5 5.4 66.8 4.4
5x5 67.1 66.5 0.9 69.7 4.5 68.7 23
6x6 68.5 68.2 0.4 71.3 3.9 70.4 2.6
7x7 70.7 69.7 14 72.7 2.7 71.7 13
8x8 71.5 71.0 0.7 74.0 3.3 72.9 1.9
9x9 72.8 72.1 0.8 74.9 2.8 73.9 1.4
10x10 73.7 72.9 1.0 76.0 3.0 74.8 1.4
12x12 75.4 74.5 1.2 77.3 2.4 76.3 1.1
15x15 76.9 76.2 0.9 79.0 2.6 77.9 1.2
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6 MV foton enerjisi kullanilarak yapilan iyon odas1 dl¢iimleri, BTPS ile
karsilastirildiginda, tiim iyon odalar1 i¢in hata oraniin % 5’in i¢ginde oldugu Tablo 1’de
gosterilmistir. Hassas voliimlii PinPoint iyon odasinin en yiiksek doz okumasi yaparken,
Farmer iyon odasinin en azdoz okuma yaptig1 goriilmektedir. BTPS ile en uyumlu
sonuglar Semiflex iyon odast ile elde edilmis, aradaki fark en kiigiik alan olan 3x3 cm?
harig, %1.5’den az oldugu goriilmiistiir.

15 MV foton enerjisi kullanilarak yapilan iyon odas1 6l¢iimlerinde ise, BTPS ile %
fark 8.5’e ulagmistir. Semiflex iyon odasi en yiliksek doz okumasi yaparken, BTPS ile en

uyumlu doz okumasi Farmer iyon odasi ile yapilmuistir.

4.2. 2D-Array ile yapilan 6l¢iim sonuglar

6 ve 15 MV foton enerjilerinde, 5x5 cm? ve 10x10 cm?alanlarda 1,3,5,8 ve 10 cm
derinliklerde SSD=100 cm’de 2D-Array kullanilarak 6l¢iimler alindi. Alinan 6l¢iimler,
PTW Multicheck programi kullanilarak; X ekseni {izerinde 0,-1, 5 ve 7 cm uzakliklarda
nokta doz okumalar1 yapildi. Ayni alanlar BTPS’de olusturularak doz okumalar1 yapildi.
Tablo 2’de okuma sonuglar1 ve % fark gosterilmistir.

2D-Array ile yapilan agik alan 6lgtimlerde bazi farkliliklar goriilmektedir. Build-up ve
penumbra bolgelerindeki farklililar %30’lara kadar ¢ikmaktadir. Her iki foton enerjisi i¢in
tiim alanlarda build-up bolgesi disinda kalan bolgelerdeki merkezi eksen okumalart %2’ nin
altindadir.

PTW Verisoft yazilimi ile yapilan plan karsilagtirmalarinda elde edilen izodoz
dagilimlar1 ve alan doz profilleri incelenmistir. Doz dagilimlarinda planlama ile 6l¢iim
degerleri arasinda uyum gozlenirken, penumbra bolgesindeki uyumsuzluklar dikkat

cekmistir.
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Tablo-2. 2D-Array ile yapilan acik alan okumalar

6 MV 15 MV
Alan Derinlik X Hesap cGy Olgiim % Fark Hesap cGy Olgiim % Fark
cm cGy cGy

0 86.4 93.0 7.0 683 79.0 135
1 1 85.6 92.0 6.9 67.6 68.2 08
5 13 2.0 35 15 2.1 285
7 0.9 1.0 111 0.9 13 30.7
0 88.0 87.0 11 88.6 90.3 18
3 1 82,5 86.0 4.0 88.1 90.0 2.1
5 15 2.0 25.0 19 2.0 5.0
7 0.9 1.0 111 0.9 1.0 111
SxSem’ 0 78.9 78.0 11 83.7 835 0.23
55D=100cm 5 1 782 77.0 15 83.1 82.8 03
5 16 2.0 20.0 1.9 2.0 5.0
7 0.9 1.0 111 0.9 1.0 111
0 66.8 66.0 12 736 736 0
8 1 66.1 65.0 16 731 72.9 0.2
5 18 2.0 10.0 2.0 2.0 0.0
7 0.9 1.0 111 0.9 1.0 111
0 59.5 58.9 1.01 67.2 67.1 0.4
1 58.9 58.7 03 66.7 66.7 0.0
10 5 1.9 3.0 365 2.0 2.0 0
7 0.9 2.0 55.0 0.7 1.0 30
0 92,5 96.1 37 77.0 84.0 83
1 E) 923 933 1.0 771 83.1 7.2
5 50.7 44.9 114 443 339 30.6
7 3.1 3.0 33 4.4 5.0 12.0
0 943 93.8 05 96.1 96.1 0
3 1 94.1 933 0.8 96.2 95.9 03
5 56.6 417 35.7 59.3 44.9 32.7
7 3.1 33 6.0 3.7 41 9.7
0 86.1 85.6 05 90.6 89.9 0.7
5 1 85.9 85.1 0.9 90.7 88.8 21
10x10cm* 5 56.6 48.8 15.9 616 50.9 212
33D=100cm 7 36 5.0 280 35 4.0 75
0 743 73.9 05 80.2 79.9 03
8 1 74.1 73.0 15 80.2 80.2 0
5 54.7 53.4 2.4 62.8 50.9 233
7 44 5.0 120 338 4.0 5.0
0 67.1 66.9 0.2 73.7 736 0.1
10 1 66.9 66.2 1.0 73.7 735 02
5 516 53.1 28 60.2 57.8 41
7 4.9 6.0 183 42 5.1 146
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Sekil 9 ve Sekil 10°da 6 MV foton enerjisi kullanilarak 5x5 cm? alanda SSD=100
cm’de 3 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimu ile karsilastirilmis X ekseni profili ve Y
ekseni profili gériilmektedir. Build-up ve penumbra bolgelerinde uyumsuzluk gézlenirken,

diger bolgelerde uyum goriilmektedir.

% of Mormalization Valwe (0,870 cGy / 0,870 cGy)
120

+

1400 120 00 B0 &0 4D 20 ] 20 40 B0 80 100 120 140
LR-Frofile [mm]

Sekil-9. 6MV 5x5cm? SSD=100 D=3cm X ekseni profili

% of Momnalization Yalue (0,870 cGy / 0,870 cGy)
120

40 1200 1000 B0 6D 40 20 1] 20 40 =] 80 00 120 140
TGE-Profile [mim]

Sekil-10. 6MV 5x5cm? SSD=100 D=3cm Y ekseni profili
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Sekil 11°de 6 MV foton enerjisi kullanilarak 5x5¢cm?alanda SSD=100 cm’de 3 cm

derinlikte PTW Verisoft yazilimi kullanilarak 6lgiilen ve hesaplanan izodoz profilleri

karsilastirilmistir. Penumbra bolgesi ve alan kenarinda uyumsuzluk gozlenmektedir.
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Sekil-11. 6MV 5x5cm? SSD=100 D=3cm izodoz dagihm

Sekil 12 ve Sekil 13 ‘de 6 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10cm? alanda SSD=100

cm’de 3 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile karsilastirilmis X ekseni profili ve 'Y

ekseni profili goriilmektedir.

% of Normalization Walue [0,953 Gy / 0,953 Gy)

120

1400 120

100 80 6D 40 20 0 20 40

LR -Prafile [mm]

=)

20 100 1200 140

Sekil-12. 6MV 10x10 cm?® SSD=100 D=3cm X ekseni profili
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% of Momalization Walue (0,953 Gy / 0,953 Gy)

120

-140
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140

Sekil-13. 6MV 10x10 cm?®SSD=100 D=3cm Y ekseni profili

Sekil 14’ de 6 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10cm? alanda SSD=100 cm’de 3

cm derinlikte PTW Verisoft yazilimi kullanilarak dl¢iilen ve hesaplanan izodoz egrileri

karsilastirilmistir. Alan kenarinda uyumsuzluk oldugu goriilmektedir.
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Sekil-14. 6MV 10x10cm? SSD=100 D=3cm izodoz dagihm

Sekil 15 ve Sekil 16’da 15MV foton enerjisi kullanilarak 5x5cm? alanda SSD=100

cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile karsilastirilmis X ekseni profili ve Y

ekseni profili gériilmektedir. Olgiilen ve hesaplanan veriler arasinda doz profillerinde ve

Sekil 17°de gosterilen izodoz dagiliminda % 100 uyum goriilmektedir.
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% of Mormalization Value [0,842 cGy / 0,842 cGy)
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Sekil-15. 15 MV 5x5¢cm? SSD=100 D=5cm X ekseni profili

% of Normalization Yalue [0,842 cGy / 0,842 cGy)
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Sekil-16. 15 MV 5x5cm“SSD=100 D=5cm Y ekseni profili
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Sekil-17. 15MV 5x5 cm? SSD=100 D=5cm izodoz dagilimi
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Sekil 18 ve Sekil 19°da 15MV foton enerjisi kullamlarak 10x10cm? alanda SSD=100
cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile karsilastirilmis X ekseni profili ve Y

ekseni profili goriilmektedir. Penumbra bolgesinde uyumsuzluk goriilmektedir.

i of Mormalization Walue [0,939 Gy / 0,933 Gy)
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Sekil-18. 15 MV 10x10 cm? SSD=100 D=5cm X Ekseni Profil

% of Mormalization Yalue [0,939 Gy / 0,933 Gy)
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Sekil-19. 15 MV 10x10 cm? SSD=100 D=5cm Y Ekseni Profili
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Sekil 20’de 15 MV 10x10 cm? alanda SSD=100cm, 5 ¢cm derinlikte Ol¢iilen ve

hesaplanan izodoz dagilimi karsilastirildiginda %24 hata gézlenmistir.
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Sekil-20. 15MV 10x10 cm? SSD=100 D=5cm izodoz dagilim

Tablo 3’de SSD=85cm’de yapilan izosetrik 6l¢iim sonuglar1t BTPS ile
karsilastirilmistir. Her iki enerjide de merkezi eksen okumalar1t BTPS ile oldukga yakinken,

penumbra bolgesinde fark %25°e kadar ¢ikmaktadir.

Tablo-3. 2D-Array ile yapilan SSD=85 okumalari

6 MV 15 MV
Alan Derinlik X Hesap | Olgiim | % Fark | Hesap | Olgiim | % Fark
cm cGy cGy cGy cGy
0 57.6 56.9 1.23 68.9 69.0 0.14
5x5cm? -1 56.9 56.3 1.06 68.1 69.0 13
SSD=85cm 5 1.9 2.0 5.0 1.9 2.0 5.0
15 7 04 0.5 25.0 0.3 04 25.0
10x10cm? 0 66.5 65.8 1.06 77.0 77.0 0
SSD=85cm -1 66.5 65.5 1.52 76.0 76.0 0
5 34.6 37.3 7.23 38.5 40.1 3.99
7 4.3 51 15.68 5.0 4.1 21.95
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Tablo 4’de 6 MV ve 15 MV enerjilerinde 45° gantry agisi ile yapilan 2D-Array
Olctimlerinin sonuglar1t BTPS ile karsilagtirilmistir. 6MV icin build-up bdlgesinde fark
% 4.8 bulunurken, 15 MV i¢in %10.9 olarak goriilmektedir.

Tablo-4. 2D-Array ile G=45° ‘de yapilan okumalar

6 MV 15 MV
Alan Derinlik | X Hesap | Olgiim | % Fark | Hesap | Olgiim | % Fark
cm cGy cGy cGy cGy
-1 93.6 | 97.0 3.5 838 | 92.0 8.9
1 -4 90.4 | 95.1 4.8 820 | 921 | 109
2 98.6 | 101.1 | 23 91,0 | 96.2 5.4
G=45° -3 88.9 87.8 1.2 92.6 91.7 0.9
10x10cm? 3 -6 853 | 85.2 0.1 89.9 | 91.0 1.2
SSD=100cm 0 91.8 90.8 1.1 97.4 95.7 1.7
-5 776 | 75.9 0.2 83.2 | 81.8 1.7
5 -8 742 | 73.7 0.6 80.7 | 80.7 0
-2 80.0 | 77.9 2.6 87.1 | 849 2.5

Sekil 21°de 6 MV foton enerjisi kullamilarak 10x10 cm”alanda G=45%de
SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilim ile karsilastirilmis izodoz
profilleri goriilmektedir. Penumbra bdlgesinde uyumsuzluk goriiliirken, izodoz dagilimi

incelendiginde %23’e varan fark gdzlenmistir.
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Sekil-21. 6 MV 10x10 cm? G=45° SSD=100 d=5cm izodoz dagilim

Sekil 22°de 15 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10 cm?alanda G=45° ‘de
SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen izodoz dagilimi

incelendiginde, penumbra bolgesinde uyumsuzluk goriiliirken, %7’ye varan fark

gbzlenmistir.
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Sekil-22. 15 MV 10x10 cm? G=45° SSD=100 d=5cm izodoz dagilim

Tablo 5°de 6MV ve 15MV enerjilerinde 15° Wedge filtre kullanilarak yapilan 2D-
Array Ol¢timlerinin sonuglart BTPS ile karsilastirilmistir. Tablo genelinde 6 MV igin
build-up bolgesinde fark % 18 olarak bulunurken, 15 MV igin %28’¢ kadar ¢ikmaktadir.

Her iki enerji i¢in merkezi eksen degerleri BTPS ile olduk¢a yakin bulunmustur.
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Tablo-5. 2D-Array ile 15° Wedge kullanilarak yapilan okumalar

15° Wedge
6 MV 15 MV
Alan | Derinlik Hesap | Olgiim | % Fark | Hesap | Olgiim | % Fark
cm’ cm cGy cGy cGy cGy
0 59.7 60.0 1.4 49.7 5.0 14.3
-1 58.3 59.1 1.3 49.2 57.1 13.8
5x5 -2 47.9 50.1 4.3 44.7 53.0 15.6
2 49.2 53.1 7.3 49.7 54.0 7.9
1 0 63.8 69.0 7.5 48.0 63.1 23.9
-2 62.0 67.0 7.4 47.4 63.0 24.7
10x10 1 64.2 68.0 5.5 48.5 63.0 23.0
-5 32.9 32,5 1.2 25.3 31.0 18.3
5 374 43.0 13.0 28.0 39.0 28.2
0 61.3 62.1 1.2 66.1 67.2 1.6
-1 60.0 60.0 0 65.2 66.1 1.3
5x5 -2 49.9 56.0 10.8 57.6 61.0 5.5
2 50.7 59.0 14.0 58.7 62.0 5.3
3 0 65.4 66.0 0.9 60.5 72.1 16.0
-2 63.5 64.1 0.9 60.0 71.0 15.4
10x10 1 65.7 65.6 0.1 61.0 72.1 15.3
-5 37.6 37.3 0.8 35.9 42.2 14.9
5 40.6 49.1 17.6 38.9 51.0 23.7
0 55.0 55.0 0 62.7 63.1 0.6
-1 53.8 54.1 0.5 61.7 62.2 0.8
5x5 -2 45.1 51.0 11.5 54.7 57.0 4.0
2 47.1 53.0 11.1 55.9 58.0 3.6
5 0 59.6 60.0 0.6 57.2 67.1 14.7
-2 57.9 58.0 0.1 56.6 67.2 15.7
10x10 1 60.0 60.0 0 57.5 67.1 14.3
-5 37.9 40.2 5.7 37.9 45.1 15.9
5 41.0 50.0 18.0 39.7 53.1 25.2
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Sekil 23°de 6 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10 cm? alanda 15° wedge filtre
kullanilarak SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen
izodoz dagilimi incelendiginde, penumbra bolgesinde uyumsuzluk goriiliirken, %10°a

varan fark gozlenmistir.
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Sekil-23. 6 MV 10x10 cm? W=15° SSD=100 d=5cm izodoz dagilimi

Sekil 24°de 15 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10 cm?alanda 15° wedge filtre
kullanilarak SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen
izodoz dagilimi incelendiginde, penumbra bolgesinde uyumsuzluk goriiliirken, %9’a varan

fark gozlenmistir.
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Sekil-24. 15 MV 10x10 cm? W=15° SSD=100 d=5cm izodoz dagilim

Tablo 6’da 6MV ve 15MV enerjilerinde 30° Wedge filtre kullanilarak yapilan 2D-
Array Olgiimlerinin sonuglar1 BTPS ile karsilastirilmistir. Tablo genelinde 6MV igin build-
up bolgesinde fark % 20.7 olarak bulunurken, 15 MV i¢in %20’e kadar ¢cikmaktadir. Her

iki enerji icin merkezi eksen degerleri BTPS ile olduk¢a yakin bulunmustur.
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Tablo-6. 2D-Array ile 30° Wedge kullanilarak yapilan okumalar

30° Wedge
X 6 MV 15 MV
Alan | Derinlik Hesap | Olgiim | % Fark | Hesap | Olgiim | % Fark
cm? cm cGy cGy cGy cGy
0 455 49.0 7.1 39.1 45.0 13.1
-1 43.9 47.1 6.7 38.0 45.1 15.7
5x5 -2 35.4 43.0 17.6 33.3 42.0 20.7
2 38.6 49.0 21.2 36.5 44.0 17.0
1 0 48.5 52.0 6.7 44.8 49.1 8.7
-2 458 49.1 6.7 433 48.0 9.7
10x10 1 49.8 53.1 6.2 45.9 50.2 8.5
-5 23.7 23.8 0.4 22.2 24.1 7.8
5 30.1 38.0 20.7 29.0 35.1 17.0
0 47.1 46.7 0.8 52.8 53.1 0.5
-1 45.4 455 0.2 51.4 52.0 1.1
5x5 -2 37.6 42.0 10.4 44.8 47.0 4.6
2 40.8 47.0 13.1 483 51.0 5.2
3 0 50.1 50.1 0 57.3 53.9 6.3
-2 47.3 47.2 0.2 55.3 47.9 15.4
10x10 1 51.4 51.5 0.1 58.7 54.8 7.1
-5 26.5 27.0 1.8 32.0 28.5 12.2
5 343 411 16.5 39.9 33.6 18.7
0 423 423 0 50.1 53.1 5.6
-1 40.8 40.8 0 48.7 52.0 6.3
5x5 -2 34.0 38.0 10.5 428 47.0 8.9
2 37.2 42.0 11.4 46.1 51.0 9.6
5 0 45.8 45.7 0.2 54.1 53.9 0.3
-2 433 43.4 0.2 52.2 47.9 8.9
10x10 1 46.9 47.0 0.2 55.4 54.5 1.6
-5 26.8 29.2 8.2 335 27.9 20.0
5 345 42.0 17.8 415 36.7 13.0
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Sekil 25°de 6 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10 cm? alanda 30° wedge filtre
kullanilarak SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen

1zodoz dagilim1 dagilimi, penumbra bdlgesinde uyumsuzluk goriiliirken, %12’ye varan

farklilik gozlenmistir.
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Sekil-25. 6 MV 10x10 cm?W=30° SSD=100 d=5cm izodoz dagilimi

Sekil 26’da 15 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10 cm?alanda 30° wedge filtre
kullanilarak SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen

izodoz dagilimi incelendiginde penumbra bdlgesinde uyumsuzluk goriiliirken , %10°a

varan farklilik gozlenmistir.
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Sekil-26. 15 MV 10x10 cm? W=30° SSD=100 d=5cm izodoz dagilim

Tablo 7°de 6MV ve 15MV enerjilerinde 45° Wedge filtre kullanilarak yapilan 2D-

Array o6l¢iimlerinin sonuglar1t BTPS ile karsilastirilmistir. Tablo genelinde 6MV igin build-
up bolgesinde fark % 16.7 olarak bulunurken, 15 MV icin %27 ye kadar ¢ikmaktadir. Her

iki enerji i¢in merkezi eksen degerleri BTPS ile olduk¢a yakin bulunmustur.
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Tablo-7. 2D-Array ile 45° Wedge kullanilarak yapilan okumalar

45° Wedge
6 MV 15 MV
Alan | Derinlik X Hesap | Olgiim | % Fark | Hesap | Olgiim | % Fark
cm’ cm cm cGy cGy cGy cGy
0 27.2 29.0 6.2 25.4 29.1 12.7
-1 25.8 27.1 4.7 243 28.0 13.2
5x5 -2 20.6 25.0 17.6 21.9 25.0 124
2 24.4 30.0 18.6 24.9 30.0 17.0
1 0 29.4 31.1 5.4 29.7 32.0 7.1
-2 26.7 28.0 4.6 27.7 30.1 7.9
10x10 1 30.6 33.0 7.2 39.9 33.9 0
-5 131 131 0 13.7 15.1 9.2
5 20.3 24.1 15.7 19.9 24.0 17.0
0 28.7 28.6 0.3 35.0 35.0 0
-1 27.2 27.2 0 33.4 34.1 2.0
5x5 -2 21.9 24.0 8.7 28.7 30.0 43
2 25.6 29.0 11.7 33.0 35.0 5.7
3 0 30.7 30.7 0 38.1 35.8 6.4
-2 28.0 27.9 0.3 35.5 30.8 15.2
10x10 1 32.1 29.8 7.7 39.8 36.9 7.8
-5 15.1 15.1 0 19.3 15.3 25.0
5 23.4 27.1 13.6 28.3 22.2 27.2
0 25.8 25.7 0.3 333 35.0 4.8
-1 24.5 24.4 0.4 31.8 34.1 6.7
5x5 -2 20.1 22.0 8.6 27.2 30.0 9.3
2 23.6 26.0 9.2 31.5 35.0 10.0
5 0 28.1 27.9 0.7 36.0 35.9 0.2
-2 25.6 25.6 0 33.6 33.6 0
10x10 1 29.4 29.3 0.3 37.5 32.9 13.9
-5 15.2 16.1 5.5 20.3 211 3.7
5 23.3 28.0 16.7 29.5 33.0 10.6
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Sekil 27°de 6 MV foton enerjisi kullanilarak 10x10 cm? alanda 45° wedge filtre
kullanilarak SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen
1izodoz dagilimi incelendiginde, penumbra bolgesinde uyumsuzluk goriiliirken %16’ya

varan farklilik g6zlenmistir.
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Sekil-27. 6 MV 10x10 W=45° SSD=100 d=5cm izodoz dagilim

Sekil 28°de 15 MV foton enerjisi kullamlarak 10x10 cm?alanda 45° wedge filtre
kullanilarak SSD=100cm’de 5 cm derinliginde PTW Verisoft yazilimi ile elde edilen
1zodoz dagilimi incelendiginde, penumbra bdlgesinde uyumsuzluk goriiliirken, %14°e

varan farklilik goézlenmistir.
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Sekil-28. 15 MV 10x10 W=45° SSD=100 d=5cm izodoz dagilim
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TARTISMA VE SONUC

Radyoterapi tedavi giivenligi, planlanan radyasyonun belirlenen hedef alana dogru
dozda verilmesi ile elde edilir. Bu amagla radyoterapi bilgisayarli planlama sistemlerinin
doz hesaplama algoritma siirecinin dozimetrik kontroliinii yapilmasi zorunludur.
Caligmamizda; Farmer, Semiflex ve PinPoint iyon odalar1 ile 2D-Array kullanilarak
bilgisayarli tedavi planlama sisteminin dozimetrik kontrolii yapildi . Doz verifikasyon
bolgeleri olarak ise 1s1nlama alani, penumbra bolgesi, 1s1nlama alan1 disi, build-up bolgesi
ve merkezi eksen belirlendi.

6 MV foton enerjisi kullanilarak yapilan iyon odasi 6l¢limleri, BTPS sonuglar ile
karsilagtirildiginda, tiim iyon odalari i¢in hata oraninin % 5’in i¢inde oldugu gériildii. En
yiiksek doz okumasi PinPoint iyon odasi ile elde edildi. BTPS ile en uyumlu sonuglar
Semiflex iyon odast ile elde edildi, en kiigiik alan olan 3x3 cm?harig, farkin %1.5°den az
oldugu goriildii.

15 MV foton enerjisi kullanilarak yapilan iyon odasi 6l¢timlerinde ise, BTPS ile %
fark 8.5 ‘e ulasti. Semiflex iyon odas1 en yliksek doz okumas1 yaparken, BTPS ile en
uyumlu doz okumasi Farmer iyon odasi ile yapildi. Konvansiyonel radyoterapi i¢in kabul
edilebilir hata pay1 ICRU (2 ) tarafindan + %5 olarak belirlenmistir.

Leybovich ve arkadaslar1 (10) absolute doz verifikasyonunda farkli hacme sahip 3
iyon odasiyla yaptiklar1 ¢caligmada biiyiik voliimlii iyon odasinin absolute doz agisindan
hesaplanan degerlere daha yakin sonuglar verdigini bulmuslardir.

Gonzalez-Castano ve arkadaslar1 (11) Farmer, PinPoint ve Semiflex iyon odalarini
kullanarak yaptiklar1 ¢calismada, Farmer iyon odasi ile elde ettikleri sonuglarin BTPS’ye
daha yakin oldugu sonucuna ulagmislardir.

Laub ve arkadaglar1 (12) 0.6 cm® Farmer iyon odas1 ve 0.015 cm®PinPoint iyon odasi
ile yaptiklar1 6lgiimleri hesaplanan degerler ile karsilasgtirdiklarinda 0.015 cm® hacimli
iyon odasinin hesaplanan degerlere daha yakin sonuglar verdigini gormiislerdir.

Yaptigimiz calismada, BTPS’de hesaplanan dozlar ile 2D-Array 6l¢iilen dozlar
arasindaki farklar build-up ve penumbra bolgeleri disinda, %4’iin i¢indeydi. Ancak
penumbra bolgesi ve alan dis1 noktalarda goriilen farklilik, beklenildigi gibi %4 ’iin ¢cok

tizerindeydi.
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Build-up bolgesindeki farkliliklarin sebepleri; bu bolgede dozun degisken olmasi, bu
bolgede hesaplama algoritmalarinin yetersiz kalmasi ve dogru 6l¢tiim yapmanin zorlugu
olarak bulundu.

Bu nedenlerden dolay1 build-up bolgesindeki doz ile planlama sisteminin hesapladigi
doz degerleri arasindaki farklilik % 55° lere kadar ¢iktig1 gézlemlendi. Bu farklilik
planlama sistemlerinde 1s1n modellemesi sirasinda Slgiilen profiller ile algoritma tarafindan
olusturulan profillerin penumbra bolgelerinde tam olarak ¢cakismamasindan
kaynaklanmaktadir.

2D-Array ile yapilan agik alan okumalarda % 55, isosentrik alan okumalarda % 25,
oblik alan okumalarda % 10.9, 15° wedge kullanilarak yapilan okumalarda % 25.2 , 30°
wedge kullanilarak yapilan okumalarda % 21.2 ve 45° wedge kullanilarak yapilan
okumalarda ise % 27.2 fark gozlendi.

Van Dyk (13), 1sinlama alani iginde ve alan dis1 bolgelerde %3, Build-up bolgesinde 4
mm ve merkez eksende %4 tolerans olabilecegini bildirmistir.

Task Group 53 (14) , 1sinlama alani i¢indeki toleranslari; agik alan i¢in %1-2, MLC,
blok, asimetrik alan i¢in %3, farkli SSD’deki alan i¢in %1.5 ve inhomojen bolge i¢in %5
olarak belirlemistir. Alan dis1 bolgelerde ise; agik alan icin %2-5 , blok i¢in %3, wedge,
MLC ve bolus i¢in %5 ve inhomojen bolge i¢in %5 tolerans belirtirken, build-up
bolgesinde %20-50 ve merkez eksende %1-3 toleransi kabul etmistir.

SGSMP (Swiss Society of Radiobiology and Medical Physics) (15), 1sinlama alan1
iginde %2, alan dis1 bolgelerde %3, build-up bolgesinde 3 mm ve merkezi eksende %4
tolerans olabilecegini bildirmistir.

Wiezorek ve arkadaslar1 (16) ¢alismalarinda 3 adet 2D dedektdr sisteminde
(Mapcheck diyot sistemi, IMRT QA sistilasyon detektorii ve seven29 iyon chamber) elde
ettikleri sonucu Konrad BTPS’de hesaplanan degerlerle ve standart dozimetrik aletlerle
Olciilen degerlerle karsilagtirmiglardir. Bu 2D detektorlerle elde ettikleri dozlarin BTPS’de
hesaplanan dozlara gore deviasyonu, degisken doz bolgelerinde bile %5°1 gegmemektedir

2D-Array’in duyarlilik, linearite ve tekrar kullanilabilirligi gibi 6zellikleri Spezi ve
arkadaslar1 (17) ile Poppe ve arkadaslar1 (18) tarafindan arastirilmistir, IMRT planlarinin
dogrulamasi i¢in oldukga verimli ve kullanisli oldugu sonucuna varmisglardir.

Saminathan ve arkadaslar1 (19) 6 ve 18 MV de 2D-Array kullanarak 10x10 cm?alanda
elde ettikleri sonuglar1 tedavi planlama sistemiyle karsilastirmiglar, %95’e varan uyum

gozlemlemislerdir.
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Calismamizdan elde ettigimiz sonuglar dogrultusunda, hem iyon odalarinin hem de
2D-Array’in Ol¢timlerinde BTPS convulution algoritmasi ile elde edilen doz hesaplarinin
gercege yakin ve literatiirle uyumlu oldugu bulunmustur. Ancak 2D-Array’in BTPS kalite
kontroliinde olduk¢a basarili oldugu, 6zellikle merkez eksende minimum hata pay: ile
sonuca ulastigimiz goriilmektedir. 2D-Array, pratik kurulumu, basit meniisii ve hizli sonug
elde etmesi ile ¢ok segmentli IMRT plan dogrulamalari i¢in hem zaman tasarrufu
saglayacak, hem de plan dogrulugunu maksimum diizeyde saglayarak kaliteli tedaviye

ulasilmasina yardimci olacaktir.
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