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Bu caligmada, implant iceren fantomlarin bilgisarlh tomografi (BT)
gortintiileri Metal Artifact Reduction for Orthopedic Implants(O-MAR) ticari
artefakt azaltma algoritmasi ile dizeltilmistir. Kii¢liik radyasyon alanlarinda,
Eclipse tedavi planlama sisteminde, O-MAR ile diizeltilmis ve diizeltilmemis BT
goriintiilerinde alan i¢i ve dist doz degerleri hesaplanmistir. Caligmanin ilk
asamasinda, hesaplamalar1 karsilastirmak igin dogru ve kesin bir referans
radyokromik dozimetri sistemi kurulmustur. Karsilastirmalar sonucunda, alan
icinde implant malzemenin arayiizlerinde %4.9 ile %30.3 arasindan mutlak hata
oldugu ve O-MAR’m bu hatayr azalttigi bulunmustur. Diizeltilmis goriintiiler
tizerinde hesaplanan penumbra ve alan dist dozlarda Aniztropik Analitik
Algoritma(AAA) ve Acuros XB(AXB) algoritmasinin dlgiimlerle kabul edilebilir
diizeyde (1 mm ve %2 hata) dogruluk sagladigi gozlenmistir. Ancak, AXB
hesaplamalarinda O-MAR kullanilmadiginda penumbra hesaplamalarinda cm
mertebesinde ve alan dig1 dozlarda % 8’e varan mutlak hata oldugu bulunmustur.

Anahtar Kelimeler: Radyokromik Film Dozimetre, Implant Malzemeler,
Aniztropik Analitik Algoritma (AAA), Acuros XB (AXB),
Kiigiik Radyasyon Alanlar
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In this study, computerized tomography (CT) images of implant-containing
phantoms were corrected with the commercial artifact reduction tool of Metal
Artifact Reduction for Orthopedic Implants (O-MAR). In small radiation fields,
out-of-field dose and penumbra values were calculated by Eclipse treatment
planning system on O-MAR corrected and uncorrected CT images. In the first
stage of the study, an accurate and precise reference radiochromic dosimetry
system was designed to compare the calculations with the measurements. As a
result of the comparisons, it was found that there was an absolute error changing
between 4.9% and 30.3% at the interfaces of the implant materials at the center of
the field and the errors were decreased with O-MAR. Anisotropic Analytical
Algorithm (AAA) and Acuros XB (AXB) calculations on O-MAR corrected
images yielded an acceptable level of accuracy (1 mm and 2% error). However, for
AXB calculations, in cases where O-MAR was not used, it was found that there
were absolute errors up to 8% in out-of-field doses. There were also large errors (in
the order of cm) in penumbra calculations.

Keywords: Radiochromic Film Dosimeter, implant Materials, Anisotropic
Analytical Algorithm (AAA), Acuros XB (AXB), Small Radiation
Fields



GENISLETILMIS OZET

Son yillarda kiiciik radyasyon alanlarin stereotaktik radyocerrahi (SRC) ve
stereotaktik beden radyoterapisinde (SBRT) kullanilmas1 doz hesaplamalarinin
dogrulugu hakkindaki endiseleri artirdi. Boyutlart yiiklii parcaciklarin yanal
menzili ile karsilastirilabilir veya daha kii¢lik olan radyasyon alanlar1 kiigiik alan
olarak tanimlanir. Kiiciik alanlarda yanal yiiklii par¢acik dengesinin olmamasi ve
radyasyon kaynaginin 1s1n sekillendiricilerle kismen kapatilmasi gibi nedenler, doz
dagiliminin dogru olarak ongoriilmesini ticari algoritmalar i¢in zorlastirir. Kiigiik
alanlarin kullanilmasina ek olarak radyasyonun etkilesime girdigi ortamin homojen
olmamasi da hesaplama hatalarina neden olabilir. Insan viicudu yumusak doku,
kemik, kas, dis, akciger ve hava bosluklari gibi elektron ve kiitle yogunlugu
degisen dogal yapilardan olusur. Bu biyolojik heterojen yapilara ek olarak dis
implantlari, spinal kanal sabitleme implantlar1 ve kemik protezleri gibi yapay
biyouyumlu malzemeler insan viicuduna yerlestirilebilir. Genellikle bu implantlar
yiiksek efektif atom numarali metallerdir. Hastanin viicudunda bulunan metal
implantlar, Bilgisayarli Tomografi (BT) goriintiilerinde metal artefaktlara neden
olur. Bazi ticari metal artefakt azaltma (MAA) algoritmalar goriintii kalitesini
artirarak radyolojik taniy1 kolaylastirmak i¢in kullanilmaktadir. Bu algoritmalar BT
matrisinde elektron ve kiitle yogunlugu degerlerini degistirdigi i¢in radyoterapi
planlarinda doz dagilimlarini da etkileyecegi bilinmektedir.

Bu tez calismasii amacit, implant malzemelerin ticari doz hesaplama
algoritmalarinin  doz hesaplama dogruluguna etkisinin kii¢iik alanlarda
belirlenmesidir. Bu amagla paslanmaz c¢elik (SS316L) ve titanyum alasim (Ti5)
malzemelerden yapilmis implant malzemeler iceren kati fantomlarin BT
gortintiileri ¢ekildi ve ticari bir MAA algoritmasi olan O-MAR (Metal Artifact
Reduction for Orthopedic Implants, Philips Healthcare, Cleveland, OH) ile
diizeltildi. Diizeltilmis ve diizeltilmemis BT goriintiileri TPS’ye aktarildi. Kii¢iik

alanlarin ortama biraktig1 doz Eclipse TPS’de (Varian, Palo Alto, CA)kullanilan
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ticari doz hesaplama algoritmalar1 Aniztropik Analitik Algoritma (AAA) ve
Acuros XB (AXB) ile 3D uzayda hesaplandi.

Bu doktora g¢alismasiin birinci kisminda hata ve belirsizlik analizleri
yapilarak dogru ve kesin sonuglar veren bir referans radyokromik film (RKF)
dozimetre sistemi kurulmustur. Literatiirde GafChromic™ EBT3 marka RKF
kalibrasyonunda kullanilan iki cevap niceliginin (netAT ve netAOD) ve fii¢
kalibrasyon fonksiyonunun (Rasyonel, polinom ve Lambert W) performanslari
incelendi. Kesin ve dogru sonuglar verebilecek bir logaritmik fonksiyon onerildi.
Calismada birinci kisimda elde ettigimiz verileri detayli degerlendirdigimizde
asagidaki sonugclara ulastik.

Polinom fonksiyonla birlikte netAOD kullanilmasi durumunda doz
miktarina bagli olarak % +3.3 ile £6.5 arasinda yiiksek belirsizlikle doz tayininin
dogru olarak yapilabildigi bulunmustur. Fakat, netAOD’nin Lambert W ve
logaritmik kalibrasyon fonksiyonu ile kullanilmasi 1.5 Gy ile 1.75 Gy arasinda
dogru sonuglar vermemektedir. GafChromic EBT3 film ve 0-3 Gy arasinda yapilan
hata ve belirsizlik analizlerde netAT nin performansinin polinom fonksiyon harig
tiim kalibrasyon fonksiyonlari i¢in daha iyi sonug verdigi bulunmustur.

Calisilan film modeli ve doz araliginda filmin radyasyona cevabini en iyi
modellemenin 6nerdigimiz logaritmik kalibrasyon fonksiyonunun netAT cevap
niceligi ile kullanilmasi durumunda miimkiin oldugunu gordiik. Genis bir doz
araliginda (0.25 Gy — 3 Gy) netAT ile birlikte logaritmik fonksiyonun kullanilmasi
bilinmeyen bir dozun GafChromic EBT3 film dozimetresi ile belirlenmesinde en
yiiksek kesinlikle (£%1) dogru sonuglar1 vermektedir. Alternatif olarak Tomic ve
arkdaslarinin (2014) onerdigi Lambert W fonksiyonu yayinda belirtildigi gibi
dogrusallastirilabilir oldugu igin ve +%2.1 kesinlikle 0.25 ile 3 Gy arasinda dogru
sonuclar verdigi i¢in kullanilabilir. Calismamizin devaminda kii¢iik alanda implant
malzemelerin varhiginda yaptigimiz profil olglimlerinde kurulan radyokromik

dozimetre sistemi ile logaritmik fonksiyonu ve netAT cevap niceligini kullandik.
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Calismamizin ikinci kisminda Ti5 ve SS316L implant malzeme igeren
RW3 fantomun BT goriintiileri ¢ekildi. O-MAR ile diizeltilmis ve diizeltilmemis
(UC) BT goriintiileri Hounsfield Unitesi (HU) dogrulugu agisindan degerlendirildi.
3D doz hesaplamalari AAA ve AXB algoritmalariyla hem O-MAR ile diizeltilmis
hem de UC BT goriintiilerinde yapildi. Ust ve alt implant-fantom arayiizlerinde
(Seviye 2 ve Seviye 3) ve implantin 1 cm yukarisinda (Seviye 1) ve 1 cm
asagisinda (Seviye 4) hesaplanan doz profilleri kurulan RKF dozimetre sistemi ile
olgtilen doz profilleri ile hesaplamalar karsilastirildi. Calisilan kiigiik alanlarda alan
ici, alan dis1 doz degerleri ve olgiilen penumbra degerleri karsilastirildi.

Gorsel verilerimiz incelendiginde O-MAR islemi ile diizeltilmis BT
goriintiilerinde HU'nun degerinin, diizeltilmemis BT goriintiilerine gore referans
degere (RW3 i¢in HU=12) daha yakin oldugu goriilmektedir. Ayrica ortalama HU
hesaplanan bélgelerde standart sapma O-MAR islemi ile azalmistir. Yapilan
dozimetrik incelemelerimizde O-MAR o6zellikle alan i¢i bdlgede etkindi. Seviye
3’deki AAA hesaplamalar1 haric her bdlgede dogrulugu artirmistir.
Incelemelerimiz sonucunda, AAA ile hesaplama yaparken arka implant-fantom
araylziine risk altindaki organlar c¢ok yakin iken O-MAR ile diizeltilmis
goriintiilerin kullanilmamas1 onerilir.

Algoritmalarin homojen ortamda hesaplama hatasinin belirlemek igin RW3
ortamm modellendi. Implantli fantomlarda yapilan hesaplamalar RW3 ortaminda da
tekrarlandi. Homojen RW3 ortamindaki dlglimlerimiz ve hesaplamalarimiz, 1x1
cm? alan biiyiikliigii tutarsizliginin biiyiik miktarinin, kiigiik alan modellemesindeki
sinirlamalar nedeniyle oldugunu gostermistir.

Seviye 1 ve Seviye 4 igin yapilan incelemelerin alan digindaki ve
penumbra bolgesindeki sonuglari asagida degerlendirilmistir.

Alan digindaki oOlgiilen dozlarla AAA ve AXB algoritmalariyla hesaplanan
dozlar karsilastinldiginda 1x1 cm? alan boyutu dahil cahsilan tiim alan
boyutlarinda aradaki farkin <% 1 oldugu bulundu. Ayrica, alan disindaki doz

hesaplamalarinda O-MAR’mn hesaba onemli Olgiide etkisi olmadigi gozlendi.
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Seviye 1'de SS316L implant malzemesi igeren fantomun BT goriintiilerinde
yapilan tiim hesaplamalarda penumbra en fazla 0.4 mm’ye kadar (3x3 cm? alan
boyutu) oldugundan daha fazla 6ngériildii. Seviye 4'depenumbra hesaplamalarinda
en ¢ok hata, SS316L implant malzemesi igeren fantomun UC BT goriintiilerinde
yapilan hesaplamalarda 0.9 mm’de (4x4 cm? alan boyutu, AXB/UC) olarak
bulunmustur. AAPM’nin TG 142 numarali raporunda (2009) alan boyutlar1 i¢in
siirlandirilan hata payr 1 mm’dir. Calismamizda seviye 1 ve 4'de yapilan tiim
penumbra hesaplamalari 6lgtimlerle 1 mm’den kiigiik hata ile uyum igerisindedir.

Seviye 2 i¢in yapilan incelemelerde ise alan iginde, Ti5 ve SS316L implant
malzemelerden geri sagilan elektronlarin st implant-fantom ylizeyinde
olusturdugu doz artis1i hem AAA hem de AXB algoritmasi ile hesaplanamamis ve
% 30.5’e varan doz hatalar1 hesaplanmustir. Ancak, Seviye 1 ve 4’e benzer sekilde
hem Ti5 hem de SS316L implant1 i¢in AAA/UC ve AAA/O-MAR ile hesaplanan
demet profilleri alan disinda EBT3 film Ol¢limleri ile ¢ok iyi uyum saglamigtir
(<%1).0-MAR ile diizeltilmis BT goriintiileri {izerinde yapilan AXB hesaplamalari
da alan disinda Ol¢iimlerle %]1°den kii¢iik farkla uyum igindeydi. AXB/UC
hesaplamalart ise alan digindaki dozu SS316L implant malzemeden kaynaklanan
koyu bant artefaktlarin oldugu kisimlarda oldugundan fazla hesaplamistir (ortalama
%4.3).Seviye 2’de,AXB/O-MAR, AAA/O-MAR ve AXB/UC goriintiileri iizerinde
yapilan penumbra hesaplari EBT3 olgiimleri ile karsilastirildiginda hesaplama
hatalar1 1 mm’nin i¢inde kalmistir. Fakat AXB algoritmasmin penumbra
ongoriilerinin 6zellikle SS316L implant igeren fantomlarmm UC goriintiilerinde cm
boyutunda hatalar olabilecegi goriilmektedir. Bu nedenle, AXB algoritmasini
kullanmay1 tercih eden klinikler i¢cin O-MAR, 6zellikle implantlar1 paslanmaz ¢elik
olan hastalarda, koyu bant artefaktlarini azaltmak i¢in kullanilmalidir.

Seviye 3 igin yapilan incelemelerin alan digindaki ve penumbra
bolgesindeki sonuglar1 ve Oneriler bu tez ¢aligmasinda asagidaki gibi

degerlendirilmistir.
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Alan iginde, Ti5 ve SS316L implant malzemeyi gectikten sonra tekrar
RW3 ortama giren foton demetinin akisi azalir. Seviye 3’deki bu doz distisii hem
AAA hem de AXB algoritmasi ile dogru hesaplanamamis ve % -16.8’¢ varan doz
hatalarina neden olmustur. Ancak, diger seviyelere benzer sekilde hem Ti5 hem de
SS316L implant1 igcin AAA/UC, AAA/O-MAR ve AXB/O-MAR ile hesaplanan
demet profilleri alan disinda EBT3 film Olciimleri ile ¢ok iyi uyum saglamistir
(<%1). Seviye 2’de oldugu gibi AXB/UC hesaplamalar1t EBT3 film 6lgtimleri ile
alan diginda farklilik gésterdi ve ortalama % -2.0 ile % -8 arasinda fark hesaplandi.
AXB/O-MAR, AAA/O-MAR ve AXB/UC gorintiileri tizerinde yapilan penumbra
hesaplart EBT3 oOlciimleri ile karsilastirildiginda hesaplama hatalari 1 mm’nin
icinde kalmstir. Implant iceren fantomlarin AXB/UC penumbra hesaplamalarinda
cm boyutunda hata oldugu goriilmektedir. Calismamizda ozellikle arayiizlerde
penumbra hesaplamalarinda O-MAR’in hesaba etkisinin AXB algoritmasi i¢in

oldukga 6nemli oldugu bulunmustur.
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1. GIRIS Yiicel AKDENIZ

1. GIRIS

Radyasyon tipta teshis ve tedavi amaciyla kullamlmaktadir. Iyonlastirici
radyasyon kullanilarak kanser hastaligini tedavi etme yontemine radyoterapi denir.
Radyoterapide amag hedef tiimorlii dokuya istenilen radyasyon dozunu verirken
tiimoriin etrafindaki risk altindaki organlar1 (RAO) en yiiksek diizeyde korumaktir.
Radyasyonun RAO’da neden oldugu yan etkilerin 6ngoriilmesi ve tlimoriin
istenilen dozu aldigindan emin olmak i¢in {i¢ boyutlu (3D) uzayda radyasyon dozu
dagilimin1 hesaplayarak Ongoren sistemlere ihtiyag vardir. Tedavi planlama
sistemleri (TPS) olarak adlandirilan bu sistemler megavoltaj X-1sininin ve ortamla
etkilesiminin matematiksel olarak modellendigi ve bir dizi hesaplamalar sonucunda
hasta igerisindeki 3D doz dagilminin gosterildigi bilgisayar sistemleridir. 3D
modelleme i¢in hastanin bilgisayarli tomografi (BT) goriintiilerinin TPS’ye
aktarilmas1 gereklidir. TPS sisteminin en onemli bileseni olan doz hesaplama
algoritmalarinin ortamdaki radyasyon taginimini yeterli modellememesinden
kaynaklanan bazi hatalar olabilir. Bu hesaplama hatalari doz 6lglim sistemleri ile
Ol¢iiliip cihazin planlanan dozu verdiginden emin olunur. Cihazin ve planin
Ol¢limlerle yapilan kalite kontrol siire¢leri tedavi basarisinin degerlendirilmesi igin
O6nem tasimaktadir.

Son yillarda kiiglik radyasyon alanlarin stereotaktik radyocerrahi (SRC) ve
stereotaktik beden radyoterapisinde (SBRT) kullanilmasi doz hesaplamalarinin
dogrulugu hakkindaki endiseleri artirmiglardir. Boyutlar1 yiiklii pargaciklarin yanal
menzili ile karsilastirilabilir veya daha kii¢iik olan radyasyon alanlar kiigiik olarak
tamimlanir. Kiiciilk alanlarda yanal yiiklii parcacik dengesinin olamamasi ve
radyasyon kaynaginin 1gin sekillendiricilerle kismen kapanmasi gibi nedenler doz
dagilimmin dogru olarak 6ngoriilmesini algoritmalar igin zorlastirir.

Kiiciik alanlarin kullanilmasina ek olarak radyasyonun etkilesime girdigi
ortamin homojen olmamasi da hesaplama hatalarina neden olabilir. Insan viicudu

yumusak doku, kemik, kas, dis, akciger ve hava bosluklar1 gibi elektron ve kiitle
1
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yogunlugu degisen dogal yapilardan olusur. Bu biyolojik heterojen yapilara ek
olarak dis implantlari, spinal kanal sabitleme implantlar1 ve kemik protezleri gibi
yapay biyouyumlu malzemeler insan viicuduna yerlestirilebilir. Genellikle bu
implantlar yiiksek efektif atom numarali (Zer) metallerdir. Hastanin viicudunda
bulunan metal implantlar, BT goriintiilerinde metal artefaktlara neden olur. Bazi
ticari metal artefakt azaltma (MAA) algoritmalari goriintii kalitesini artirarak
radyolojik taniyr kolaylastirmak i¢in kullanilmaktadir. Bu algoritmalar BT
matrisinde elektron ve kiitle yogunlugu degerlerini degistirdigi i¢in radyoterapi

planlarinda doz dagilimlarini da etkileyecegi bilinmektedir.

1.1. Tezin Amaci

Bu tez calismasinda dozimetrik Olglimleri yapmak i¢in referans
radyokromik film (RKF) dozimetri sistemi kurulmustur. Literatiirde kullanilan doz
Ol¢tim nicelikleri ve kalibrasyon fonksiyonlari karsilagtirilmis, belirsizlik analizleri
yapilmig, en hassas ve dogru kombinasyon belirlenmistir. Daha sonra yapilan tim
Ol¢timlerde kurulan referans RKF dozimetri sistemi kullanilmustir.

Bu tez caligmasini amaci ticari doz hesaplama algoritmalarmin kiigiik
alanlarda  implant malzemelerin  varlifinda  hesaplama  dogrulugunun
belirlenmesidir. Bu amagla paslanmaz ¢elik ve titanyum alasim malzemelerden
yapilmis implant malzemeler igeren kat1 fantomlarin BT goriintiileri ¢ekildi ve
ticari bir MAA algoritmasi olan O-MAR (Metal Artifact Reduction for Orthopedic
Implants, Philips Healthcare, Cleveland, OH) ile diizeltildi. Diizeltilmis ve
diizeltilmemis BT goriintiileri TPS’ye aktarildi. Kiigiik alanlarin ortama biraktig
doz Eclipse TPS’de (Varian, Palo Alto, CA)kullanilan ticari doz hesaplama
algoritmalar1 Aniztropik Analitik Algoritma (AAA) ve Acuros XB (AXB) ile 3D
uzayda hesaplandi.

Incelemeler dort seviyedeki doz profili hesaplamalarinda yapildi: implant

malzemenin 1 cm istiinde, {ist implant-fantom yiizeyinde, alt implant-fantom
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yiizeyinde, implant malzemenin 1 c¢cm altinda. O-MAR’in doz profili iizerindeki
etkisi alan i¢inde, alan kenarinda ve alan diginda degerlendirildi.

Algoritmalarin kiiglik alanlarin homojen ortama biraktigi radyasyon
dozunu hesaplama hatasini ayri tutmak igin su esdegeri kati fantomlarda da

radyasyon profili 6l¢gtimleri yapildi.

1.2. Lineer Hizlandiricilar

Bu tez c¢alismasinda bir lineer hizlandirict radyasyon kaynagi olarak
kullanilmistir. Lineer hizlandiricilar giiniimiiz radyoterapisinde en ¢ok kullanilan
radyasyon kaynaklaridir. Hastanin tiimorlii bolgesine verilecek yiiksek enerjili
(MeV mertebesi) X-1ginlarin1 ve elektronlari tiretmek ve iletmek ig¢in kullanilir.
Yillar gectikce glinlimiiz versiyonuna doniisen tibbi lineer hizlandiricilar 75 yildan
uzun siiredir kanserle miicadelede etkili olmustur. Lineer hizlandiricinin ana

bilegenlerini gosteren sema Sekil 1.1°de mevcuttur.

Hizlandirici tip Biikiicti miknatis

Elektron

tabancasi

Dalga klavuzu

Magnetron
veya

Klaystron
Hedef ve
tedavi kafasi

Sekil 1.1. Medikal lineer hizlandiricinin sematik gdsterimi.

kaynagi

3
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Gl¢ kaynagi dalga sekillendirici devrenin bulundugu modiilatére dogru
akim saglar. Lineer hizlandiricinin modiilatoriinde, sadece mikro saniye kalan ve
diiz tepeli dogru akim yiiksek voltaj atmalar1 olusur. Bu atmalar magnetron veya
klaystrona ve ayn1 zamanda elektron tabancasina iletilir. Magnetron ve klaystron
cihazlarinin her ikisi de mikrodalga saglayicisidir. Bazi cihaz treticileri ucuz
olmasindan dolayr magnetronu tercih ederken bazilari uzun Omiirlii oldugundan
dolay1 klaystronu tercih etmektedir. Ayrica, klaystron ile c¢alisan lineer
hizlandiricilar 20MeV ve iizeri demet enerjisini iiretme Ozelligine sahiptir.
Magnetron veya klaysronda {iretilen atmali mikrodalgalar hizlandirici tiipe dalga
kilavuzu adi verilen sistem ile iletilir. Ayn1 anda, elektron tabancasi tarafindan
termi-iyonik yaymimla {iretilen elektronlar, hizlandirict yapiya gonderilir.
Hizlandirict yapt igerisi bakir disklerle ve farkli acikliklarla ve mesafelerle
béliinmiis bakir tiipten olusur. Bu bdliim yiiksek vakumlu olarak tutulur. Uretilen
elektronlar 50 keV civarinda bir kinetik enerji ile hizlandirici yapiya enjekte edilen
elektronlar mikrodalganin elektromanyetik alani ile etkilesirler. Elektronlar,
mikrodalganin siniizoidal elektrik alanindan enerji kazanirlar ve hizlanirlar.
Yiiksek enerjili elektronlar hizlandiric tiipilin ¢ikis penceresine geldiginde yaklagik
3 mm ¢apinda bir kalem demet seklinde olurlar. Diisiik enerjili (6 MV’ye kadar)
lineer hizlandiricilarda daha kisa tiipten ¢ikan elektron demeti dogrudan hedefe
carpar. Ancak, yiliksek enerji hizlandiricilarda hizlandirma tiipii oldukg¢a uzun
oldugu i¢in yatay olarak yerlestirilmistir. Bu tiir lineer hizlandiricilarda demetin
hedefe ve hastaya yonlendirilmesi i¢in uygun bir ag1 ile (genellikle yaklagik 90°
ac1) biikiilmesi gerekir. Bu hassas yonlendirme islemi biikiici miknatislar ve
odaklayic1 bobinler gibi bilesenlerle yapilir.

Uretilen elektron demeti tungsten gibi yiiksek atom numarali malzemeden
yapilmis olan hedefe carptiklarinda frenleme X-1sinlart (bremsstrahlung) iiretilir.
Hedef, gelen elektronlar1 soguracak kadar kalin ve su sogutmalidir. Frenleme X-
1sinlart yiiksek hizli elektronlarla hedefin atomlarinin ¢ekirdekleri ile olan bir

etkilesimin sonucunda olusur. Elektronlar ¢ekirdegin yakinindan gegerken
4
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cekirdegin elektriksel alanindan etkilenerek yollarindan sapar ve enerji
kaybederler. Elektronun ivmeli hareketi sonucu kaybedilen enerji uzaya
elektromanyetik dalga ile yayilir. Bu etkilesimlerinin sonucu olarak en yiiksek
enerjisi hedefe gelen elektronunkine esit olan bir X-151n1 spektrumu meydana gelir.
Olusan foton demetinin ortalama enerjisi, en yiiksek enerjinin yaklasik iicte biri
kadardir.

Lineer hizlandiricida iiretilen X-1s1nin1 cogunlugu elektron demetini gelis
dogrultusunda yayilir. Isin yogunlugunu hastaya verilecek radyasyon alan1 boyunca
ayni hale getirmek icin, demetin geg¢is dogrultusuna bir metal alasimindan yapilan
bir diizlestirici filtre yerlestirilir. Tedavi 151m ilk 6nce hemen hedefinin Gtesinde
bulunan sabit bir birincil kolimator tarafindan sekillendirilir. Sekillendirilmis 151
daha sonra diizlestirici filtreden geger. Daha sonra demet hareket eden bir
kolimator tarafindan da sekillendirilir. Bu kolimatdr, dikdortgen bir agiklik
saglayan iki cift kursun veya tungsten bloktan (¢eneler) olusur. Kolimator
cenelerine ek olarak, modern hizlandiricilar yogunluk ayarli radyoterapi (YART)
yapabilmek i¢in tasarlanmis, diizensiz sekilli alanlar kapatan ve radyasyon akisinin

modiilasyonunu saglayan, ¢ok yaprakli kolimatérlerle (CYK) donatilmigtir.

1.3. Dozimetrik Nicelikler

Radyasyon kelimesi enerjinin bir yerden bir yere aktarilmasi anlamina
gelmektedir. Radyasyonun 6zellikleri ise bir kag nicelik ile tanimlanabilir. Medikal
lineer hizlandiricilarin {irettigi radyasyonu tanimlayan dozimetrik nicelikler asagida

tanimlanmustir.

1.3.1. Sogrulmus Doz

Sogrulmus doz ya da sadece doz olarak bilinen nicelik, yiiklii ve yiiksiiz
parcaciklar dahil olmak lizere tiim iyonlastirict radyasyon tipleri i¢in radyasyon
miktarin1 tanimlar. Sogrulmus dozun tanimi malzemenin birim kiitlesinin

radyasyondan sogurdugu enerji miktaridir. SI birim sisteminde sogrulmus dozun
5
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birimi Gray (Gy)’dir. 1 Gy = 1 J/kg olarak tanimlanir. Radyoterapide sogrulmus
doz radyasyon alani igerisindeki bir noktaya gore de tanimlanir. Bir noktanin rolatif

dozu, belirlenen referans noktanin aldig1 doza yiizde olarak orani olarak belirlenir.

1.3.2. Yiizde Derin Doz

Merkezi eksen doz dagilimini karakterize etmenin bir yolu, referans
derinlikteki doza gore merkezi eksendeki dozu normalize etmektir. Yiizde derin
doz (YDD), demetin merkezi ekseni boyunca herhangi bir derinlikteki dozun
referans derinlikte sogrulan dozun yiizdesi olarak tanimlanir. Sekil 1.2°de bir lineer
hizlandiricida iiretilen 6 MV foton demeti ve 10 x 10 cm? karesel radyasyon alan

ile 1s1inlanma sonucu 6lgiilen sudaki YDD egrisi gosterilmektedir.

100 -
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30 -
20
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0 50 100 150 200 250 300
derinlik (mm)

YDD (%)

Sekil 1.2. Yiizde derin doz egrisi.

YDD, maksimum doz derinliginin (dmaks) Otesinde derinlik ile azalir.

Yizey ile dmaks noktasi arasindaki bolge buildup bolgesi olarak adlandirilir. Orto-

voltajX-isinlar1 s6z konusu oldugunda, doz buildup bolgesi yilizeye ¢ok yakindir.
6
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Ancak, yiiksek enerjili demet i¢in, maksimum dozun noktas1 doku veya fantomun
i¢cinde daha derinlere uzanir.

Doz build-up boélgesinin fizigi su sekilde agiklanabilir: Yiiksek enerjili
foton 1511 hastaya veya fantoma girdiginde, yiiksek hizli elektronlar yiizeyden ve
yiizeyin hemen altindan foton-madde etkilesimleri sonucu firlarlar. Bu elektronlar
enerjilerini durduklari yere kadar ortama aktarirlar. Elektronlarin menzili, kaynak
bolgelerinden asagi dogru 6nemli bir mesafeye (bir kag cm) kadar uzanir. Elektron
akis1 ve dolayisiyla sogrulan doz, maksimuma ulasana kadar derinlik arttikca artar.
Fakat, foton akisi derinlik ile siirekli azalacagindan elektron tretimi de derinlik
arttikga azalir. Sogrulan doz da, orto-voltaj X-iginlarinda oldugu gibi, belli bir

derinligin 6tesinde derinlik ile azalmaya baslar.

1.3.3. Demet Profili

Sekil 1.3, bir lineer hizlandirici tarafindan iiretilen 6 MV foton demetinin
(diizlestirici filtresiz (DFsiz) ve diizlestirici filtreli (DFli)) merkezi ekseni boyunca
belirlenen bir derinlikte (5 cm) yanal doz degisimini gostermektedir. Demetin
boyle bir gosterimi demet profili olarak bilinir. Diizlestirici filtreli ve filtresiz foton
igmlart arasindaki en biiyiikk fark, demet profillerinde goriilmektedir. DFsiz
demetlerin profillerinde, demet enerjisi ve alan biyiikligi arttikga belirginlesen
merkezi bir pik goriintir. DFli demetler, filtre iginden gegen demetin
spektrumundaki diisiik enerjili fotonlar sogruldugu i¢in DFsiz demetler gére daha
enerjiktir. DF olmadan iiretilen demetlerin foton aksisi, geleneksel diizlestirilmis
demetlere gore daha fazladir. Bu sayede DFsiz demetlerde uygulanan tedavi

seanslariin siireleri daha kisa olur.
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Sekil 1.3. Bir 6 MV foton demetinin 10x10 cm? alanda 5 c¢cm derinlikte olgiilen
profil egrileri.

1.3.4. Penumbra

Hastaya 06zel tedavi gereksinimlerini karsilamak i¢in demetin boyutunu ve
seklini degistirmek tlizere bir kolimator sistemi tasarlanmistir. Bu ayarlanabilir
diyaframin sistemi, iki ¢ift agir metal bloktan olusur. Genellikle bloklarin i¢ ylizeyi
demetin merkezi eksenine paralel yapilir. Radyasyonun kolimator kenarindan
gecerken farkli kalinlikta blok korumada sogrulmasinin etkisi gecirgenlik
penumbrasi olarak bilinir.

Latincede anlami yar1 gblge olan penumbra terimi, radyasyon alaninin
kenarindaki, dozunmerkezi eksene olan mesafenin bir fonksiyonu olarak hizla
azaldigi bolge anlamma gelir. Kolimator, kaynak ve tedavi kafasinin
geometrisinden kaynaklanan penumbraya ise geometrik penumbra denir. Sekil
1.4’de herhangi bir lineer hizlandiricida hastanin yiizeyinden belli bir derinlikte (d)

geometrik penumbranin (Pg) hesabi i¢in sema verilmistir. Kaynagin ¢api S, kaynak
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yiizey mesafesi (KYM) ve kaynak kolimatdr mesafesi (KKM) bilindiginde Pg

iicgen benzerligi kullanilarak asagidaki gibi hesaplanir.

_ s(KYM + d — KKM)

G KYM

Kolimator

Sekil 1.4. Geometrik penumbra hesaplama semas.

Gegirgenlik ve geometrik penumbralarin birlesik etkisi, alan kenarlarinda
hizli degisen bir doz bdlgesi olusturmaktir. Kaynaktan belirli bir mesafede demet
boyunca o6lgiilen doz profili, penumbranin miktarini dozimetrik olarak
gosterecektir. Fakat hastanin derinliklerinde, alan sinirindaki doz degisimi sadece
gecirgenlik ve geometrik penumbralarinin degil, ayn1 zamanda hastada iiretilen
sacilan radyasyonun bir fonksiyonudur. Bu nedenle, fiziksel penumbra genisligi
terimi, belirtilen derinlikte, iki izodoz ¢izgisi (aym1 dozu alan noktalarin
olusturdugu ¢izgi) arasindaki yanal mesafe olarak tanimlanmustir (Podgorsak E.B.
ve ark, 1975; ICRU, 1976).

Fiziksel penumbra genisligini cihazin geometrik yapisindan ve demetin
enerjisinde baska oOlciildiigli ortamin fiziksek ozellikleri de belirler. Tedavi edilen

dokunun ve demetin fiziksel 6zelliklerinin bilinmesi tedavi planinin ana hatlarini
9
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olusturmaya yardimecr olur. Ornegin; diisiik enerjili foton demetler, (<6 MV)
yogunlugu az olan ortamlarda iretilen ikincil elektronlarin yanal menzillerinin
daha az olmasi nedeniyle, daha dar bir demet penumbrasi saglar. Bu nedenle
akciger icindeki hedef hacimlerin tedavileri igin diisiikk enerjili foton demetlerin
kullanilmasi tercih edilir. Ayrica, herhangi bir tedavi demetinin penumbra
genisligi, planlanan hedef hacim (PHV) etrafina uygulanmasi gereken marji
belirler.

Birgok iiretici, yuvarlak yaprak u¢lu ¢ok yaprakli kolimator (CYK) tiretir.
Bu, demet i¢inde farkli yaprak konumlarinda sabit bir geometrik penumbra saglar.
Ancak penumbra, yuvarlak yaprak u¢lu CYK durumunda bile, yaprak konumundan

tamamen bagimsiz degildir (Butson, 2003).

1.3.5. Alan Dis1 Doz

Alan dis1 doz radyoterapide istenmeyen bir etkidir. Alan kenarimin 6tesinde
Olgiilen radyasyon dozu, hizlandiricinin kafasindan radyasyon sizintisindan,
kolimator sisteminden sagilmalardan ve hasta iginde radyasyonun yanal
sagilmasindan kaynaklanir. Bu ii¢ temel bilesenin alan dis1 dozdaki 6nemi demetin
enerjisine, alan boyutuna, merkezi eksenden olan uzakliga ve hasta igerisindeki
derinlige gore degisir. Genellikle hastadan olan sagilmalar alan kenarina yakin
bolgede etkin olurken tedavi alanindan uzak bolgelerde (~20 cm) kafa sizintilar
etkindir (Kase ve ark, 1983).

Iyonizasyon yapan radyasyonun insan saglig1 iizerine etkileri deterministik
ve stokastik etkiler olmak {izere ikiye ayrilir. Deterministik etkiler, dogrudan
sogrulmus dozun miktarina baglidir ve doz miktar1 arttik¢a etkilerin siddeti artar.
Bir deterministik etkinin ortaya ¢ikmasi i¢in belirli bir esik dozunun agilmasi
gereklidir. Esik dozlar genellikle yiiksek (>0,1 Gy) dozlardir. Ornegin 1 Gy
radyasyon dozunda fazla doz alan goz lensinde olusan katarakt (goz lensinde

opaklasma) deterministik etki olarak bilinir.

10
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Stokastik etkilerde ise belirli bir esik dozu yoktur. Fakat, doz miktar1
arttikga etkinin gerceklesme olasilig artar. Ancak etkinin siddetinin doz miktari ile
baglantis1 yoktur. Radyasyon aliminda on yillar sonra ortaya g¢ikan kanser ve
kalitsal bozukluklar stokastik etkiler olarak bilinir. Radyoterapi hastalarin aldig1
alan dis1 dozlar gibi diisiik dozlar, bazi ge¢ yan etkileri tetikleyebilir. Ikincil
kanserlerin olusumu (Boice ,1985; Brenner, 2000; Preston, 2003; Ron, 2003) ve
kalp hastaliklar1 (Preston, 2003) gibi yan etkilere literatiirde yer verilmistir.

Giintimiizde yogunluk ayarli radyoterapi (YART) gibi gelismis radyoterapi
tekniklerinin kullanimi doz dagilimindaki pek c¢ok avantaj saglamasi nedeniyle
oldukca yaygindir. CYK’lerin YART tekniginde kullanimi alan disinda kalan
bolgelerde, kolimatérden sagilmasindan kaynakli doz miktarini artirabilir. Ayrica,
geleneksel tedavi yontemlerine gére YART tedavilerinde i1sinlama siiresi daha
uzundur. Bu nedenle hizlandirici kafasindan radyasyon sizintis1 daha fazla olacaktir

ve alan dis1 doz artacaktir.

1.4. Harici Radyoterapinin Gelisimi

Konvansiyonel radyoterapide, kemiklerin viicut igerisindeki konumu,
yumusak doku-hava gegisleri ve kontrast veren maddelerden alman iki boyutlu
bilgi kullanilarak olusturulan kabaca sekillendirilmis radyasyon alanlari
kullanilmigtir.  Bilgisayarli tomografinin (BT) icadi ile gelisen ii¢ boyutlu
konformal radyoterapi (3BKRT), {i¢ boyutlu anatomik bilginin kullanildigi ve
hedef hacmi tamamen saran radyasyon alanlarinin kullanildigi radyoterapi seklidir.
Konformal doz dagilimi konsepti tiimdr kontrol olasiliginin artirilmasi ve normal
dokularda yan etki olasiliginin azaltilmasi kavramlarin1 da beraberinde getirmistir.

3BKRT teknigi en uygun doz dagilimi ongérmesine ragmen, bu doz
dagilimmin elde edilmesi i¢in pek ¢ok engel vardir. Bu engellerin en 6nde geleni
timoriin  gercek boyutunun ve yerlesiminin bilinmesidir. Modern goriintiileme
tekniklerine ragmen klinik hedef hacim (KHH) tamamen ayirt edilebilir degildir.

BT gibi goriintiileme sistemlerinde isaretlenebilen gros hedef hacim (GHH),
11
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genelde tiimoriin mikroskobik uzantilarimi igermez. Eger 1sinlanmasi istenen
hacmin herhangi bir kismu (mikroskobik uzantilar1) radyasyon alani diginda kalirsa
istenmeyen tedavi sonuclari ile karsilagilabilir. Tiimor kontrol olasiligini artirmak
icin KHH’nin tanimi olduk¢a onemlidir. KHH’yi tanimlamada karsilasilan
zorluklara ek olarak 3BKRT planlarinda dikkat edilmesi gereken baska hata
kaynaklar1 da vardir. Bu nedenle planlanan hedef hacmi (PHH) olustururken
hastanin tedavi masasindaki hareketi, tiimoriin ve kritik organlarin hasta
igerisindeki hareketi dikkate alinmalidir.

3BKRT’de genellikle tedavi, es yogunlukta foton demetleri ile verilir.
3BKRT’nin gelismis hali olan YART, homojen yogunlukta olmayan foton
demetleri ile verilen tedavi teknigini anlatir. Boylece demetlerin bir noktadaki
yogunlugu optimize edilerek istenilen doz dagilimi elde edilmesi hedeflenir. Plan
optimizasyonu icin tedavi kriterleri tedaviyi planlayan kisi tarafindan belirlenir
fakat verilen gelis agilarinda demetlerin aki profilleri “ters planlama” ile
bilgisayarlar kullanilarak elde edilir. Elde edilen aki dosyalar1 elektronik olarak
bilgisayar ortaminda lineer hizlandiriciya iletilir ve CYK gibi donanimlar ve bazi
yazilimlar ile hastaya iletilmesi saglanir. Sekil 1.5' de Varian marka Truebeam Stx
model lineer hizlandirici cihazinin CYK sistemi gosterilmistir.

YART’nin ilkesi, hedef hacme yiiksek doz ve normal dokulara kabul
edilebilir en diisiik bir doz vermek tizere optimize edilmis, diizensiz akilidemetlerle
bir¢ok farkli yonden veya siirekli donen alanlarla tedavi etmektir. Siirekli donen
alanlarla yapilan teknige volumetrik ark tedavisi (VMAT) denir. Tedavi planlama
bilgisayar1 ile program, her 1s1n1 ¢ok sayida 1sin pargasina boler ve akisini ya da
agirliklarint optimize eder. Optimizasyon islemi, kompozit plan i¢in 6nceden
tanimlanmig  doz kriterlerini  karsilamak {izere demet agirliklarinin  veya

yogunluklarinin ayarlandigi ters planlamadir.

12
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Sekil 1.5. Varian Truebeam Stx cihazinin CYK sistemi.

Stereotaktik radyocerrahi (SRC), hastanin hareketsizligini saglamak icin
stereotaktik bir aparat kombinasyonunun kullanildigi, kiigiik alanli radyasyon
demetleriyle, intrakraniyal (kafa i¢i) lezyonlarin tek fraksiyonda yiiksek dozda
tedavi prosediiriidiir. Coklu doz fraksiyonlar ile verilen ayni prosediire stereotaktik
radyoterapi (SRT) denir. Her iki teknik de lezyonu yerini belirlemek ve dozu hedef
hacimde yogunlastirmak ve normal beyni miimkiin oldugunca korumak igin ii¢
boyutlu goriintileme teknikleri gerektirir. Hedefin istenilen doz tarafindan
mitkemmel derecede iyi sarilmasi SRC’nin en 6nemli 6zelligidir. Bu genellikle
lezyona uymast i¢in uygun dairesel demetler kullanarak, ark acilarini ve
agirliklarin1 optimize ederek ve ¢oklu izomerkezler kullanarak veya CYK'ler ile ark
rotasyonlar1 sirasinda alan1 dinamik olarak sekillendirerek elde edilir. Isinin
hastaya planlandig1 sekilde iletilmesi SRC igin biiyiikk 6nem tasimaktadir. Bu
nedenle ayrintili kalite kontrol prosediirleri izlenir.

Radyocerrahi kelimesi ilk olarak Lars Leksell (1951) isimli bir beyin
cerrahi tarafindan kullanilmistir. Kendisi ayn1 zamanda, glintimiizde kullanilan 6zel

olarak bir Co-60 tedavi Unitesi olan Gamma Knife cihazinin tasarimcisidir.
13
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Giliniimiizde SRC ve SRT uygulamalarinda {i¢ tip radyasyon kullanilir:
Gama 1s1nlar1, megavoltaj x-151nlan ve agir yiiklii par¢aciklar. Bunlarin arasinda en
cok kullanilan tiir ise lineer hizlandiricilar tarafindan tiretilen x-1ginlaridir.

Stereotaktik beden radyoterapisi (SBRT) ekstra kranial lezyonlarin
fraksiyon basina yiiksek doz ile (6-30 Gy) bes veya daha az fraksiyonda
stereotaktik olarak tedavisi yontemidir. SBRT ozellikle spinal kanal, akciger,
karaciger, pankreas, bobrek ve prostat yerlesimli tiimorlerde uygulanir. Tedavi,
fraksiyonlar halinde yiiksek dozlarla verildiginden, yiiksek dozun hedef hacmi ¢ok
iyi sarmasi ve hedef hacim diginda hizli bir doz diistisii, normal dokuya verilen
zarart minimuma indirmede kritik oneme sahiptir. Timor lokalizasyonu ve
SBRT'de doz dagitiminin kesin dogruluk gereksinimi, ancak titiz planlama, hasta
immobilizasyonu, solunum hareket takibi ve son teknoloji goriintii rehberligi

teknikleriyle elde edilebilir.

1.5. Kiiciik Alan Dozimetrisi

SRC, SRT ve SBRT gibi radyoterapi tekniklerindeki son egilimler, kanser
hastalarimi tedavi etmek icin kiigiik radyasyon alanlarinin kullanimini dnemli
Olgiide arttirmustir. Alan iginde yiikli pargacik dengesinin olmamasi, dedektor
hacmine ve bilesimine bagli bazi etkilerle birlikte ve radyasyon kaynaginin kismi
olarak kolimatdrlerle kapatilmasi, kiigiik alan dozimetrisini zorlastirir. Bir¢cok grup
(Aspradakis M.M. ve ark., 2013; Alfonso R. ve ark., 2008; Das I.J. ve ark., 2008)
kii¢iik alan dozimetrisi i¢in kilavuzlar ve 6neriler sunmustur .

Genellikle 4x4 cm?den kiigiik olan alanlar geleneksel radyasyon
alanlarinin disinda tutulur ve doz hesaplanmasinda ve dlciilmesinde daha 6zel ilgi
gerektirir. Bir demet belli bir boyuttaki kaynaktan ciktiktan sonra kolimatorlerle
sekillendirildiginden, belirli bir alan boyutunun altinda, kaynagin sadece bir
boliimiiniin bir dedektoriin bakis agisindan goriilebilecegi agiktir (Sekil 1.6). Bagka

bir anlatimla ¢ok kii¢iik kolimatoér boyutlarinda hesap veya O6l¢iim noktasindan
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bakildiginda kaynagin bir kismu kolimatdr tarafindan kapatilmis olarak goriiliir.

Buna kaynak okliizyonu denir.

Genis alan Kiiciik alan
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Sekil 1.6. Kaynak okliizyonu etkisinin sematik gosterimi (Aspradakis ve ark.,
2013).

tam verim

Radyasyon demeti kismi olarak kapatildiginda, alanin merkezine gelen
foton sayis1 azaltilmis olur ve verim diiser. Kaynak okliizyonu kaynak boyutu
arttikca (modern lineer hizlandiricilarda en ¢ok 5 mm) daha 6nemli hale gelir.

Yiiklii pargacik dengesi, bir hacme ayn tiirdeki ve enerjideki parcacigin
giren ve c¢ikan sayilari esit oldugunda olusur. Yiiksek enerjili foton demetleri
ortama girdiginde iiretilen elektronlarin menzilleri cm mertebesindedir ve diigiik
yogunluklu ortamlarda daha da artar. Alan boyutu g6z Oniine alindiginda,
elektronlarin yanal menzilleri merkezi eksen boyunca olan menzillerine oranla
daha fazla 6neme sahiptir. Yiiksek enerjili foton demetleriyle 1sinlanan ortamlarda
alan merkezinden kenarma kadar olan mesafe ikincil elektronlarin menzilinden
daha kiigtik olur ise lateral (yanal) yiikli par¢acik dengesizligi (LYPD) olusur.

LYPD olustugunda demet profilinin sekli ve merkezi eksende sogrulan doz
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etkilenir. Bu durumda kiiciikk alanlarda doz Ol¢limlerini ve hesaplamalarim
zorlastirir,

Kiiciik alan 6lglimleri i¢in kullanilan dedektorlerin, enerji, doz miktar1 ve
hacim bagimliliklart i¢in uygulanmasi gereken diizeltmeler degerlendirilmeli ve
cevaplari incelenmelidir. Kii¢iik alan 6l¢iimleri i¢in dedektor se¢imi konusunda
dikkat edilmesi en oOnemli nicelik dedektdr boyutudur. Bir dedektor hassas
hacminde sogrulan doz ile dogru orantili bir sinyal iiretir. Bu sinyal dedektor hacmi
boyunca sogrulan dozun homojenitesinden etkilenir ve ortalama bir sinyal iiretir.
Bu olaya kiigiik alan dozimetresinde “hacim ortalama” etkisi denir. Hacim
ortalama diizeltme faktorii, su ortamindaki referans noktada, dedektoriin
yoklugunda, sogrulan dozun, ayni ortamda dedektoriin hassas hacmi tizerinde
ortalama sogrulan doza orani olarak tanimlanmaktadir. Hacim ortalamasinin yani
sira dedektoriin radyasyon alaninda olmasi yiiklii parcacik akisini pertiirbe eder.
Dedektorler, genellikle Monte Carlo (MC) yontemleri ile bulunan diizeltme

faktorleri ile kiigtik alanlarda kullanilir.

1.6. Doz Olciim Sistemlerinin Ozellikleri

Iyonizan radyasyon ortamdaki notr atomlarin veya molekiillerin pozitif
veya negatif olarak yiiklenmesine neden olur. Iyonizan radyasyon tiplerinden en
cok bilinenleri alfa, beta, gama, X ve notron 1sinlaridir. Alfa ve beta gibi yuklii
pargacik tiirli radyasyon dogrudan iyonlastirici etki eder. Ancak gama, X-151m1 ve
noétronlar gibi yliksiiz radyasyon tiirleri dolayli iyonlagtiric etki eder. Bu radyasyon
tiirleri once yiiklii pargaciklar iretirler, iirettikleri yiiklii parcaciklar ile birlikte
iyonizan etki eder.

Radyasyon enerjinin bir formudur. Bu enerji tamamen veya kismen ortama
aktarilabilir ve bir etkiye neden olur. Iyonizan radyasyon bes duyu organimizla
algilanamaz bir niceliktir. Radyasyonun varliginin tespit edilmesi ve miktarinin

Olciilmesi aslinda ortamda biraktig1 etkinin tespiti ve dl¢limii ile miimkiindiir.
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X-1gmlariin kesfi de radyasyonun ortamda biraktigi etki gozlemlenerek
olmustur. 8 Kasim 1895 aksami, iyice karartilmis bir odada calisirken, Rontgen,
baryum platinosiyaniir ile kaplanmig bir ekranin bir pargasinin, yakinindaki bir
Hittorf-Crookes tiipii ¢alistiginda yesilimsi bir 151k (fliioresan) yaydigini fark etti ve
bunun nedeninin tiipten yayilan X-1sinlar1 oldugunu buldu.

Radyasyon dozimetreleri bir sogrulan doz ve doz hizi gibi iyonizan
radyasyonla ilgili nicelikleri o6lgen cihazlardir. Okuyucusuyla birlikte bir
dozimetreye doz Olclim sistemi yada dozimetri sistemi denir. Bir dozimetrik
niceligin 6l¢limil i¢in bagka radyasyonun etkiledigi bir fiziksel niceligin (elektriksel
yiik, filmde kararma gibi) bir fonksiyonu olarak yazilabilmesi gerekmektedir. Bu
sekilde uygun bir kalibrasyon yapilan sistemler radyasyon dozimetrisinde
kullanilir. Radyoterapide kullanilan dozimetri sistemleri i¢in istenilen 6zellikler

asagida verilmistir.

1.6.1. Dogruluk ve Kesinlik

Radyoterapi dozimetresinde, 6lgiimle iliskili belirsizlik genellikle dogruluk
ve kesinlik olarak ifade edilir. Dozimetri dlgtimlerinin kesinligi, benzer kosullar
altinda Olgiimlerin tekrarlanabilirligini ifade eder ve tekrarlanan olgiimlerle elde
edilen verilerden hesaplanabilir. Yiiksek kesinlik, 6l¢iim sonuglarinin dagiliminin
standart sapmasinin kiiglik olmasi ile iligkilendirilir. Dozimetri G6l¢iimlerinin
dogrulugu, beklenti degerlerinin Olgiilen miktarin “gercek degerine” yakinligidir.

Olgiim sonuglar1 tamamen dogru olamaz ve 6l¢iim sonucunun yanlislig
“belirsizlik” olarak nitelendirilir. Belirsizlik, o6l¢iilen degerlerin dagilimini
tammmlayan bir parametredir; istatistiksel yontemlerle (tip A) veya diger
yontemlerle (tip B) degerlendirilir, bilinen bir isareti yoktur ve genellikle simetrik
oldugu varsayilir. Olgiim hatasi, bir dozimetrik niceligin dl¢iilen degeri ile gergek

degeri arasindaki farktir.
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1.6.2. Dogrusalhk

Ideal bir dozimetrenin okumasi, dozimetrik niceligin miktar ile dogrusal
olarak artmalidir. Ancak, belirli bir doz araligindan sonra, dogrusal olmayan bir
artig ortaya ¢ikabilir. Dogrusallik araligt ve dogrusal olmayan davranis,
dozimetrenin tiirtine ve fiziksel 6zelliklerine baglidir. Genel olarak, bu dogrusal
olmayan davranig igin diizeltilme faktorleri uygulanir. Bir dozimetre ve
okuyucusunun her ikisi de dogrusal olmayan 6zellikler gosterebilir, ancak birlesik

etkileri daha genis bir aralikta dogrusallik iiretebilir.

1.6.3. Doz Hizi1 Baghhg

Dozimetri sistemleri dozimetrenin toplam cevabini Olger. Dozimetre
sistemlerinde Sl¢iilen doz miktari, dozun hizina bagli olmamalidir. Ideal olarak, bir
dozimetri sisteminin iki farkli doz hizina tepkisi ayn1 olmalidir. Fakat, doz hizi,
dozimetre okumalarini etkileyebilir ve uygun diizeltmeler gereklidir. Ornegin
lineer hizlandiricilarin tirettigi atmali 1sinlar1 dlgen iyon odalari i¢in rekombinasyon

diizeltmeleri yapilir.

1.6.4. Enerji Baghh@

Bir dozimetri sisteminin 6nemli bir bagka 6zelligi de enerji bagimliligidir.
Bir dozimetri sisteminin cevabi genellikle radyasyon enerjisine baglidir. Dozimetri
sistemleri belirli bir radyasyon enerjisinde kalibre edilir ve ¢ok daha genis bir
enerji araliginda kullanilir. Bu nedenle bir enerji bagliligi (dozimetri sisteminin
cevabinin radyasyonun enerjisi ile degismesi) diizeltmesi gerekir. Sistem
kalibrasyonu belirli bir enerji aralifinda enerjiden bagimsiz olmalidir. Fakat

gergekte, enerji diizeltmesi i¢in bir faktoriin 6l¢iime dahil edilmesi gerekir.

1.6.5. Acisal Baghhk
Bir dozimetrenin radyasyonun gelme agcisi1 ile cevabindaki degiskenlik,

dozimetrenin yonsel veya agisal bagliligi olarak bilinir. Dozimetreler, yapisal
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detaylarina, fiziksel boyutlarina ve gelen radyasyonunun enerjisine bagli olarak
yon bagimlilign gosterebilir. Genellikle dozimetreler kalibre edildigi geometride
(yonde) kullanilir. Ancak, dozimetrelerin yon bagimliligi, yan iletken diyotlarin
invivo (hasta lizerinde) ol¢timlerde kullanilmasi gibi, bazi uygulamalarda 6nem
kazanir. yon odasi gibi bazi dozimetreler ihmal edilecek kadar az yon baglihig

gosterir.

1.6.6. Uzaysal Coziiniirliik

Dozimetreleri karakterize eden oOzelliklerden bir digeri de wuzaysal
¢oziiniirliiktiir. Doz, bir nokta igin tarif edilen bir nicelik oldugundan, dozimetre,
dozun ¢ok kiiciik bir hacim i¢in belirlenmesine izin vermelidir. Diger bir deyimle,
dozun bir noktada 6lgiilebilmesi igin “nokta dozimetresi” ne ihtiya¢ vardir. Dozun
belirlendigi noktanin konumu (yani uzaysal konumu) bir 3D koordinat sisteminde
tanimlanabilir. Termoliiminesans dozimetreler ¢ok kii¢iik boyutlarda tiretilir ve
kullanimi, farmer tipi iyon odasi gibi dozimetrelerle karsilastirildiginda, bir nokta
6l¢limiine yaklagir. Film dozimetreleri miikkemmel iki boyutlu ¢oztiniirliige sahiptir,
nokta doz ol¢iimii film tarayici sisteminin ¢oziniirligi ile smirhdir. Fakat
iyonizasyon odalar1, istenen c¢ozintirlik hassasiyetini saglamak i¢in oldukea
biiyiikliiktiir (0.6 cm?3), ancak yeni tip kiigiik hacimli iyon odalar1, sorunun kismen

tistesinden gelebilir.

1.6.7. Okuma Tiirii

Dozimetreler 6l¢iimii okuma tiiriine gore aktif ve pasif olarak ikiye ayrilir.
Iyon odalart gibi aktif dozimetreler dogrudan 6lgiim aninda okunan
dozimetrelerdir. Film ve termoliimiinesans dozimetre gibi pasif dozimetreler

radyasyona maruz kaldiktan sonra bazi islemlerle okunabilir.
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1.6.8. Okuma Uygunlugu

Iyon odasi gibi bazi dozimetrelerin kullanim &miirleri boyunca
hassasiyetinde ihmal edilebilecek kadar az degisiklik olur ve tekrar
kullanilabilirler. Yari iletken diyot dozimetreler de tekrar kullanilabilir ancak

hassasiyetleri azalir. Film dozimetre gibi bazi dozimetreler ise tek kullanimliktir.

1.7. Tyon Odasimin Cahsma Prensibi

Farkli dozimetreler farkli nicelikleri 6lger ve bazilari digerlerinden daha
ozel dlgiimler icin kullanilir. Olgiilmesi istenilen bir dozimetrik nicelik i¢in uygun
dozimetrenin secilmesi, deneyin basarisini etkileyecektir. Radyoterapide, 1sin
kalibrasyonu (ayrica referans 1sin dozimetrisi olarak da bilinir), gogunlukla referans
kosullar altinda kalibre edilmis bir iyon odasindan ve bir elektrometreden olusan
bir iyon odasi dozimetresi sistemi kullanilarak gergeklestirilir. Tedavi 1giminin
mutlak dozimetrisi kalorimetre, Fricke dosimetresi veya serbest hava iyon
odalariyla yapilabilir. Bunlardan giiniimiizde en sik kullanilani olan iyon odalari en
pratik olanidir. Iyon odalar1 mutlak ya da rélatif dozimetre olarak kullanilabilirler.
Bir iyon odasi, gazla dolu ve iletken bir dis duvar (dis elektrot) ile g¢evrili bir
hacimdir. Iyon odasmin ortasinda bir toplama elektrotu vardir ve kagak akim bir

koruma elektrotu ile dnlenir (bakimiz sekil 1.7).

Yalitkan Merkezi elektrot Dis elektrot

'\—4
E—

Sekil 1.7. Tipik bir iyon odasinin sematik gosterimi (Podgorsak, 2005).
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Standart serbest hava iyon odalari, silindirik (Farmer tipi) iyon odalari,
paralel plaka iyon odalari, basingh kuyu tipi iyon odalar1 ve ekstrapolasyon odalari
gibi bircok iyon odasi tiiri vardir. Standart serbest hava iyonizasyon odalar
cogunlukla ulusal standartlardaki laboratuarlarda, diger iyon odast tiirlerini kalibre
etmek icin kullanilir. Silindirik iyon odalar1 kliniklerde yaygin olarak
kullanilmaktadir. 0.1 ila 1 cm?® arasinda degisen bir hacme sahiptirler. Havada, kati
fantomlarda ve hatta uygun sekilde tasarlanmigsa suda bile referans dozimetresi
olarak kullanilabilirler. Adindan da anlasilacagi gibi, bunlar silindir seklindedir ve
kapali veya acik olabilirler. A¢ik iyon odalarinda, havanin sicakligi ve basinci,
odadaki havanin hacmini degistirecegi igin onemlidir. Paralel plakali iyon odalar
ayrica paralel diizlem iyon odalari olarak da bilinir. Biri giris penceresi olan
elektrot, digeri arka duvar ve toplama elektrotu olarak gdrev yapan iki plakadan
olusur. Bu tiir iyon odalar1 esas olarak elektron demetlerinin dozimetrisi igin
kullanilir, fakat ayn1 zamanda foton 1ginlarinin build-up bélgesinde ve ylizey dozu
Ol¢limii i¢in de kullamilabilir. Brakiterapide kullanilan iyonizasyon odalar1 (kuyu
tipi odalar), kullanilan kaynaklar nedeniyle olusan havadaki kerma orani ve dozu
olgmek igin kullanmilir. Hacimleri (yaklagik 250 ¢m®) daha fazla hassasiyet igin
silindirik odalardan ¢ok daha biiyiiktiir. Ekstrapolasyon odalari, paralel plaka
odalar1 ile aym tasarima sahiptir ancak hassas hacimleri farkli olabilir. Genelde
kilovoltaj ve megavoltaj demetlerin yiizey dozu 6lgiimlerinde kullanilir. Tiim oda
tipleri ile 6l¢tim, baz1 deneysel parametreler (basing ve sicaklik gibi) ve odanin
fiziksel ozellikleri hakkinda bilgi gerektirir ve dogru doz Ol¢iimii i¢in birgcok

diizeltme faktoriinden yararlanir.

l

v f/ 7\\.
| |
AN Elektrometre \_,L/

' Elektrotlar -

Sekil 1.8. fyon odas1 dozimetri sisteminin temel bilesenleri.
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Sekil 1.8° de goruldiigii gibi bir iyon odasi sistemi temelde iki elektrottan
ve hava dolu bir hacimden olusur. Gii¢ kaynagi, ampermetre ve voltmetre gibi
bilesenlerden olusan kompozit bir aygit olan elektrometre, iyon odasina baglanir.
Elektrometre iyon odasinin elektrotlar1 arasinda bir elektriksel potansiyel farki
yaratir. Radyasyon iyon odasmin hacmi igerisine girdiginde Oniine gelen
molekiilleri iyonizasyona ugratabilir ve uyarilmis duruma sokabilir. Notr bir atom
iyonlastiginda bir elektron ve pozitif iyondan olusan bir iyon ¢ifti olusur. Bu
iyonlagmalar, dogrudan birincil parcaciklar veya gaz molekiiller ile ¢arpigmalar
yoluyla olusturulan ikincil elektronlar tarafindan gerceklestirilebilir. Elektronik
denge oldugunda dis devreden gecen elektrik akimi hassas bir ampermetre
yardimiyla okunabilir. Okunan akim, elektrotlar tarafindan toplanan iyonizasyon
akimina esittir. Doz hiz1 elektrik akimi ile kalibre edilerek iyon odasi sistemi
dozimetre olarak kullanilir.

Iyon odalar satiirasyon faktorii, polarizasyon faktorii, enerji baglilig: gibi
faktorlerin iyon odasi markasina ve modeline gore ¢izelgeler halinde sunuldugu ya
da hesaplama sekillerinin anlatildigi uluslararasi atom enerjisi kurumu tarafindan

yayinlanan TRS- 398 (IAEA, 2000) gibi protokollerin rehberliginde kullanilir.

1.8. Radyokromik Film Dozimetri Sistemi

Bir film dozimetresi sistemi, kullanilan film modeli, bu modele uygun
okuma sistemi ve olusturulmus kalibrasyon protokoliinden olusur. Referans
kosullarda ve referans radyasyon demeti kullanilarak kalibre edilmis bir film
dozimetri sistemi referans dozimetre olarak kullanilabilir. Referans bir radyasyon
demeti TRS-398 (IAEA, 2000) gibi referans bir dozimetri protokoli ile kalibre

edilmis bir radyasyon demetidir.
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1.8.1. Film

Kullanilan film modeli, film dozimetri sisteminin 6nemli bir parcasidir.
Film dozimetri sistemi bir biitiin olarak kalibre edilir ve kullanmak istenilen her
film modeli igin hatta her film paketi i¢in ayrica kalibre edilmesi gerekir.

Radyografik filmler banyo gereksinimine ihtiya¢ duyarlar ve filmin
dozimetresinin hassasiyetini igeren pek ¢ok etki vardir. 2 boyutlu bir dozimetre
sistemi oldugundan, onceleri, 6zellikle YART gibi tekniklerin kalite kontrollerinde
tercih ediliyordu. Ancak benzer amaca hizmet eden ve kullanimi ¢ok daha kolay
olan 2 boyutlu iyon odalar1 gibi dozimetrelerin iretilmesinden sonra film
dozimetrenin popiilaritesi azalmistir. The American Association of Physicists in
Medicine’in (AAPM, 1998) TG-55 kodlu raporunda, radyokromik etki radyasyon
soguran bir malzemenin fiziksel veya kimyasal bir isleme tabi tutulmadan
renklenmesi olarak tanimlanir. RKFlerin iiretilmesiyle birlikte banyo gereksinimi
ve banyo islemine bagli hatalar ortadan kalkmus ve uzaysal ¢ozlniirliiklerinin
yiiksek olmasi nedeniyle radyokromik dozimetreler tercih edilir olmustur. Ashland
sirketi radyoterapide kullanilan radyasyon demetlerinin doz dagilimi 6lgiimlerine
ozel RKFler iiretir. Urettigi filmlere GafChromic™ filmler olarak bilinir. 2002
yilinda gelistirilen GafChromic™ EBT filmler yerini 2009'da EBT2 filmlere
birakmistir. 2011 yilinda ise giiniimiizde hala kullanilan EBT3 filmler piyasaya
stiriilmiistiir. Fakat aktif bilesik EBT model filmlerin tiim siirimlerinde aynidir.
MD-810, MD-55, MD-55V2 ve HS filmlerde orijinal bilesik olan Pentacosa-10,12-
diynoic acid (PCDA) (H(%9), C (%57), N (%16), O (%18)) kullanilirken EBT
filmlerde 10 kat daha radyoduyarli olan aktif bilesik lithium pentacosa-10,12-
diynoate (LIPCDA) (H (%39.7), C (%42.3), O (%6.2), N (%1.1), Li (%0.3), Cl
(%0.3)) kulanilmistir (Devic, 2010). Sekil 1.9° da goriildiigii gibi aktif bilesik
degistirildiginde en yiiksek sogurma olan tepenin dalga boyu 633 nm'den 678

nm'ye degismistir.
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Sekil 1.9. Farkli radyokromik filmlerin sogurulma spektrumu (Devic, 2010).

1.8.2. Radyokromik filmler nasil renklenir?

RKFler ismlandiginda renk degistiren ortamlardir. Radyokromik
reaksiyonun filmlerde kullanimi ilk olarak McKauglin ve arkadaslari (1991)
tarafindan GafChromic™ MD-55-1 film modeli igin gelistirilmistir. Radyokromik
reaksiyonun, filmin radyasyona maruz kaldiginda mavi renklenme olusan, bir
polimer zinciri iireten kat1 hal polimerizasyonu oldugunu bulmuslardir (bakiniz

Sekil 1.10).
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Sekil 1.10. Pentacosa—10,12—dlyn0|c asit bilesiginin radyopolimerizasyonu
(Callensa M.B., 2017).

Uretilen polimerlerin mavi renklenmesi, filmden gecen beyaz 1518
Ozellikle goriiniir bolgenin kirmizi kisminda 1518 sogrulmasina neden olur. Sekil
1.11°de gortldigi gibi EBT emiilsiyonu yaklasik 1 um ile 2 um ¢apinda ve 15 um
ile 25 pm uzunlugunda igne benzeri mikro kristallerden olusur (Devic ve ark.,
2016). Polimerizasyon 1sinlama sonrast 100 pus iginde olusmaktadir.
Polimerizasyonla biiyiiyen polimer zincirin ucu ile monomerler arasindaki mesafe
artar ve dolayistyla 1 saniye icinde hizli polimerizasyon sona erer. Ilk 1 saniyeden
sonra optik dansitede logaritmik artis gozlenir ve 24 saat sonra logaritmik artig
doyuma ulasir. Bu nedenle iiretici tarafindan 24 saat sonra tarama islemi Onerilir
(ISP, 2007).

Sekil 1.11. GafChromic™ EBT3 filminin aktif bilesiginin X-11m kristolografi
goriintiisii (Devic ve ark., 2016).
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1.8.3. Film Okuma Sistemi

Iki boyutlu film dozimetrisi gerceklestirmek igin tek noktali densitometre,
bir veya iki boyutlu pozisyona duyarli 1s1k detektorleri ve gegirgenlik modunda
calisma secenegine sahip diiz yatakli belge tarayicilar olmak iizere farkli aletler
kullanilabilir (Devic ve ark., 2010). Giliniimiizde genellikle diiz yatakli belge
tarayicilart film dozimetresinde kullanilmaktadir. Diiz yatakli belge tarayicilart
fliioresan 151k kaynag igerir ve bu nedenle genis bir dalga boyu spektrumunda 151k
yayar. Bu spektrum genellikle ultraviyole (UV) boélgesinden de dalga boylarini
icerir. Onceleri, UV 1s18mma maruz kalma EBT film modeli icin biiyiikk bir
problemdi. Fakat daha sonra gelistirilen EBT2 modeli i¢in, tarayici yataginin
sicakligr sabit tutulursa, 1000’den fazla tarama 1s1¢1na maruz kalmanin bile optik
yogunlukta Onemli bir degisiklik getirmedigi gosterilmistir (Lynch, 2006).
Gegirgenligi Olcerken, iletilen 1s18in  miktarmi  Olger ve sogurma ortami
olmadiginda (film olmadiginda) tespit edilen 1s18in miktariyla karsilastirir. Diiz
yatakli bir belge tarayicida, hareketli bir dedektor dizisi 151k kaynagi ile birlikte
dedektor dizisi/isik kaynagi ekseninin dik yonii boyunca hareket eder.

1.8.4. Radyokromik Film Dozimetri Sisteminin Ozellikleri
1.8.4.1. Isinlama Sonrasi Okuma Zamani

Radyokromik etkinin sonucu olarak, filmlerin, 1sinlama ile tarama (okuma)
islemi arasinda gecen zamana bagli olarak belli oranda renklenmesi degisir. Filmin
koyulagmasinin, 1ginlama sonrasi ilk 6 saatten sonra %1 kararliliga ulastigi ve dort
ay kadar bu durumu korudugu gosterilmistir (Cheung ve ark., 2005). Bununla
birlikte, bilinmeyen bir Ol¢iimle aym1 zaman araliinda (bir kag¢ dakika)
gerceklestirilen Olgiimlerle yapilan bir kalibrasyon egrisi kullanilarak, 6l¢iilen doz
igin %1'lik bir doz hatas ile sonug elde etmenin miimkiin oldugu da gosterilmistir

(Devic ve ark., 2010).
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1.8.4.2. Uzaysal Coziiniirliik

Radyasyona maruz kalan RKFde molekiiler boyutta degisiklikler olur. Bu
nedenle uzaysal ¢ozinirligli en yiiksek iki boyutlu dozimetrelerdir. Boyle bir
sistemdeki uzaysal ¢oziiniirliik, kullanic1 tarafindan kontrol edilebilen bir miktar
oldugu sdylenebilir. Diiz yatakli belge tarayici sisteminde kullanici ing bagina
nokta (dpi) belirleyebilir ve boylece goriintiiniin ¢oziiniirliigii degistirebilir. Piksel
boyutu dpi'nin tersi kullanilarak belirlenebilir. Ornegin bir Epson 10000XL diiz
yatakli belge tarayici, 10,6 pm piksele karsilik gelen maksimum 2400 dpi
¢Oziiniirliige sahiptir. Diiz yatakli belge tarayicisinin ¢ikis sinyali olan piksel degeri
(PV), gegirgenligin bir dlgiisiini verir. Diiz yatakli belge tarayici bir bilgisayara
baglandiginda, PV belirli bir renk tonu degerine karsilik gelir. Guniimiizde
kullanilan diiz yatakli belge tarayicilari, 48 bit renkli goriintii yada baska bir
sekilde ifade edilirse, ii¢ renk kanalinin (Kirmizi, Yesil, Mavi) her biri igin 16 bit

(her renk kanali i¢in 65536 renk tonu degeri) veri toplama yetenegine sahiptir.

1.8.4.3. Enerji Baghh@

Diasetilen molekiiliinii polimerize etmek igin gereken belirli bir minimum
enerji oldugundan(l keV'den az), RKF modellerinin radyasyona cevabinin
enerjiden bagimsiz olmasi beklenir. Radyoterapide kullanilan enerji araliginda
EBT film modelleriyle 6lgiilen dozun radyasyonun enerjisinden bagimsiz olduklari
diistiniilebilir. EBT model RKFleri ile 100 kVp ile 18 MV enerji araliginda yapilan
farkli galigmalarda da enerji bagimliliginin ¢ok zayif oldugu gosterilmistir (Butson
ve ark. 2006, Chiu-Tsao ve ark. 2005).

1.8.4.4. Acisal Baghhk
VMAT gibi rotasyonel radyoterapi tekniklerinde radyasyon kaynagi
hastanin etrafinda donerek 1sinlama yapmaktadir. Bu tekniklerin tedavi planlarinin

kontroliinde, dozimetrenin agisal bagliligt 6nem tasimaktadir. Van battum ve
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arkadaslar1 (2008) yaptiklar1 ¢calismada GafChromic™ EBT nesil dozimetrelerin

radyoterapide kullanilan enerjilerde cevabinin izotropik oldugunu bulmuslardir.

1.8.4.5. Doz Hiz1 Baghhg

Baz1 gelismis radyoterapi teknikleri 1sinin iki boyutlu aki yogunlugu
haritasin1 optimize ederken doz hizi degisen radyasyon demetlerinden yararlanir.
Bu tekniklerin kalite kontrolinde RKFler kullanilabilir. Casonova Borca ve
arkadaslar1 (2013) vyaptiklar1 calismada EBT3 film dozimetrenin doz hizi
bagliligin1 dakikada 100 monitor unitesi (MU), 300 MU ve 600 MU doz hizlarinda
incelemiglerdir. 6 MV foton radyasyonu kullanilarak 4 Gy doza kadar olan
1sinlamalarda ii¢ farkli doz hizlarinda 1sinlanmis filmlerde %1’den kiigiik farklilik

oldugunu rapor etmislerdir.

1.8.4.6. Sogrulma Spektrumu

Sekil 1.12 giiniimiizde en ¢ok kullamlan RKF modeli GafChromic™
EBT3%in farkli dozlar igin sogrulma spektrumunu gostermektedir. Sogrulma
spektrumunda goriiniir 151k spektrumunun kirmizi kisminda olan 635 nm dalga
boyunda keskin bir sogrulma tepe noktasi oldugu goriiliir. Ayrica EBT3 film
modeli, spektrumun mavi kisminda belirgin bir sogrulma bandma sahiptir.
Sogrulma, mavi bolgede (380-495 nm), film bozukluklarin1 matematisel olarak
diizeltmek icin eklenen isaretleyici boyadan dolayr yiiksektir. 500-750 nm
arasindaki bolge iyonlastirici radyasyona karsi en hassastir. Bu aralikta, polimerin
molekiiler olarak artan konsantrasyonunun bir sonucu olarak sogrulma dozla artar.
Sekil 1.12°de “0 Gy” olarak belirtilmis olan filmin spektrumundaki 635 nm'deki
hafif tepeden anlasilacagi gibi, 1sinlamadan 6nce bir miktarda dogal polimerin

sogurmasinin mevcut oldugu agiktir.
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Sekil 1.12. Farkli dozlarla 1sinlanmig bir EBT3 filmin pargalarinin dalga boyunun
fonksiyonu olarak net sogrulma spektrumu (Callensa M.B., 2017).

1.8.4.7. Radyokromik Filmin Aktif Katman Kalinhigi Homojenligi

Filmin aktif katmaninin homojenligi, tim RKF modellerinin temel hata
nedenlerinden bir tanesidir. Filmler, tiretimde kaplama islemi nedeniyle partiden
partiye degisen bir hassasiyet gosterir. Buna emiilsiyon tabakasinin kalinliginin
degismesi neden olur. Bu etkiyi telafi etmek i¢in ¢ift pozlama yontemi gibi birkag
yontem Onerilmistir (Zhu ve ark., 1997). Bu teknikte, bir film homojenlik
degisikliklerini tespit etmek icin dnceden 1smlanir ve taranir. istenilen doz dagilimi
da aym iiretim partisindeki film kullanilarak olciiliir. ki goriintii uygun sekilde
birlikte kaydedilir ve daha sonra bir Kkarsilastirma ile piksel diizeltmeleri
belirlenebilir. Bu diizeltme, diizensizlikler sistemin piksel giiriiltiisinden daha
biiyiikse etkilidir. EBT modeli i¢in iiretim tekniklerindeki gelisme, emiilsiyon
tabakasinin kalinligindaki degisimin azaltilmasina yardimci olmustur. Bununla
birlikte, yeni nesil EBT2 ve EBT3 film modeli ile iiretici, filmin hassas katmanina
sar1 bir isaretleyici boya ekleyerek ve diger filmin kaplanmis katmanlarindaki
baglayici bileseni jelatin olarak degistirerek homojenligi arttirmustir. EKlenen sari
boya, diiz yatakli bir belge tarayiciyla kullamilmak ic¢indir. Filmi tararken,

isaretleyici boya, aktif tabakanin kalinligina orantili bir sinyal elde etmeyi miimkiin
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kilar ve bu sayede mevcut olabilecek kiiglik heterojenlikler tespit edilebilir. Boya
sar1 renkte oldugundan, doz analizi i¢in kirmizi kanalin verisini baskilamaz ve

mavi kanalda aktif katman kalinlik sinyaline neden olur.

1.8.4.8. Yanal Etki

RKF dozimetre uygulamalarinda hataya neden olan etkenlerden birisi
yanal etkidir. Menegotti ve ark. (2008) yaptiklar1 arastirmada taranan filmin
tarayict yatagindaki  pozisyonunu yanal (tarama yonine dik) yonde
degistirdiklerinde tarayicinin cevabinin degistigini gozlemlemislerdir. Bu etkiye
yanal etki denilmektedir. Tarayicinin yan kenarlarina yaklastik¢a kirmizi kanalda
okunan piksel degerindeki farklilik %12‘ye kadar ¢ikmaktadir. Filmin sogurdugu
doz arttikga yanal etki de artmaktadir. Fakat 0 — 40 Gy doz araliginda yesil ve mavi
kanal cevabi yanal etkiden en fazla %2 etkilenmektedir. RKFnin renklenmesinde
rol oynayan diacetylene polimerlerinden gecen 1s1k polarize olur. Yanal etkinin
esas nedeni filmden gegen 1s18in polarizasyonudur. Eger RKFdeki pargaciklar
gelisigiizel yonelimde olsalardi, gegen 151k polarize olmamis olurdu. Normalde
EBT nesil filmin aktif katmaninda bulunan monomerler gelisigiizel yonelimdedir.
Fakat RKFlerin iiretimini sirasinda kaplama isleminde pargacik yonelimi sivi akist
ile istenmeyerek ayarlanmig olur ve monomerler belli bir yonelimde dizilmeye
zorlamir. Bu nedenle GafChromic™ EBT filmler polarizordiir. Yanal etkinin
olusmasinda diiz yatakli tarayicinin rolii de vardir. Tarayicilarin optik yollarinda
aynalar ve lensler bulunur. Tarama yataginin ortasinda filmden gecen 15181n optik
aygitlara gelme agisi 90°’ye yakindir. Fakat 118 gelme agisi, yan kenarlara
yaklastikga azalir veya artar. Filmden gecerek polarize olmus 1518 kirilma ve
yansima Ozellikleri tarayici yatagimin merkezinden yanal kenarlara gittikge
farklilagir. Sonug¢ olarak aktif katmani miikkemmel homojen olan bir RKF,
mitkemmel diizliikteki (flatness) bir demetle 1s1nlansa bile, tarama yataginin yanal
kenarina yakin olan bolgelerdeki doz merkezdeki doza gore hatali olarak daha fazla

Olciilecektir. RKFlerin tarama yoniine bagl olarak farkli radyasyon cevabi
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vermesinin nedeni de aslinda 1g181in polarizasyonun filmin yoniiyle degismesidir.
Bu nedenle kalibrasyon ve dl¢lim taramalarin tarayicinin merkezinde ve filmin hep

ayni tarafi ve yonil kullanilarak yapmak o6nerilir (Menegotti ve ark., 2008).

1.8.5. Radyokromik Film Dozimetri Sistemindeki Belirsizlik

RKFlerle 6l¢iim yaparken dikkat edilmesi gereken birgcok belirsizlik
kaynagi vardir. Bu belirsizlikler Cizelge 1.1'de gosterildigi gibi bes ana kategoride
Ozetlenebilir: filmin tretimi, filmin islenmesi, 1smlama islemi, sayisallagtirma
islemi (tarama) ve filmin karakterizasyonu. Bu belirsizlikler ayrica A veya B tipi
belirsizlikler olarak da siniflandirilabilir. A Tipi belirsizlikler, bir dizi 6l¢giimiin
istatistiksel analizi ile degerlendirilebilirken B Tipi belirsizlikler, istatistiksel
olmayan yollarla degerlendirilebilir (Bevington ve Robinson, 2003).

Ik olarak, film iiretimiyle ilgili belirsizlikler ve filmlerin kendine &zgii
ozellikleri vardir. Bu kategoride ilk akla gelen aktif katmanda emiilsiyon
homojenligidir. Bu belirsizlik, filme dahil edilen sar1 isaretleyici boyadan
yararlanilarak azaltilabilir. Ayrica, ilgi bélgesi (IB)’nin boyutunu artirmak, bu
belirsizligi azaltmaya yardimci olur. Bazi belirsizlikler, pertiirbasyon etkileri ve
enerji bagliligindan da kaynaklanir. Bunlar genellikle ¢ok kiigiik olduklari i¢in g6z
ard1 edilir. Dijitallestirme islemi sirasinda filmin sicaklik ve nemi piksel degerlerini
etkiler. Tarayici yataginin sicakligini sabit bir sicakliga getirmek igin tarayici
birkag¢ 6n taramast ile 1sitilir ve odadaki nem sabit tutulur ise sicaklik ve neme bagl
etkiler goz ardi edilebilir. Ayrica 1s18a duyarlilik, filmler opak zarfta tutuldugu i¢in
g0z ard1 edilebilir. Ayrica EBT2 ve EBT3 modeli dnceki versiyon olan EBT den
10 kez daha az 1518a duyarhidir. Kimyasal reaksiyon hizindan kaynaklanan hatalar
ise, kalibrasyon ve dl¢lim filmlerinin 1ginlamadan 24 saat sonra taranarak isinlama

sonrast renklenme stabilizasyonu kontrolii ile en aza indirgenir (Devic ve ark.,

2010).
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Cizelge 1.1. Radyokromik film dozimetri sistemleri i¢in belirsizlik kaynaklari; A:
istatiksel olan B: istatistiksel olmayan belirsizlikler.

Belirsizlik kaynagi Belirsizlik tipi
Filmin liretimi
Emdulsiyon homoijenligi B
Pertlrbasyon etkileri ve enerji baglihgi B
Sicaklik ve nem baghligi B
Isiga duyarhlik B
Kimyasal reaksiyonun stabilizasyonu B
Film igleme
Yabanci sinyaller B
Depolama gevre kosullari B
Isinlama islemi
Doz birikiminin stokastik yapisi B
Olglim kurulum belirsizligi B
Lineer hizlandirici ¢ikis tekrarlanabilirligi A
ilgilenilen bélgedeki doz degisimi B
Sayisallagtirmasiireci
Tarayici homojenligi B
Tarayici tekrar Uretilebilirligi ve kararliligi A/B
Sayisallastirma islemi A/B
Film karakterizasyonu
Kalibrasyon egrisi belirsizligi A
Saysallastirma niceligi A/B

Bir sonraki belirsizlik kategorisi, film islemeden kaynaklanmaktadir.
Birinin 6l¢iim yapmak i¢in filmleri islemekten baska secenegi yoktur. Toz, ¢izik,
parmak izi gibi yabanci sinyallerin varligini azaltmak i¢in, filmlerin islenmesi
sirasinda mutlaka eldiven kullanilmalidir. Filmler tozlardan ve parmak izlerinden
kurtulmak i¢in alkol kullanilarak temizlenebilir. Uygulama izin veriyorsa, miimkiin
olan en diiz kenarlar1 elde etmek i¢in filmler her zaman ¢ergeveli bir kagit kesici ile
kesilmelidir. Depolama ortami kosullari, RKFler icin ¢ok &nemlidir. Uretici,

cevresel kosullarin etkilerinin ¢ok kiiciik oldugunu iddia etse de, minimum
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belirsizlik i¢in filmleri kontrollii bir ortamda (oda sicakligi ve diisiikk nem) tutmak
her zaman tavsiye edilir (Devic ve ark., 2016).

Ugiincii kategori, 1smlama islemiyle ilgili belirsizliklerdir. Dozun ortama
aktarilmasinin dogasi, Monte Carlo yontemleri kullanilarak simiile edilebilir. Bir
ilgi bolgesi olarak minimum 1x1 mm? boyutunda bir boyut kullanmanin, bu
belirsizligin toplam belirsizlikle karsilastirildiginda Onemsiz hale getirdigi
gosterilmistir (Bouchard H. ve ark., 2009). Kurulum yeterince basit ise ihmal
edilebilecek Sl¢iim kurulum belirsizligi vardir. Ancak daha fazlasi icin dikkate
alimmasi gereken karmasik uygulamalar (invivo cilt dozu 6l¢iimii i¢in bir kurulum
daha karmasik iken kalibrasyon egrisi 6l¢iimii gibi kurulum basit bir kurulumdur).
A tipi bir belirsizlik olan lineer hizlandiric1 ¢ikis tekrarlanabilirligi, lgtim sirasinda
bir monitér iyonizasyon odasi kullanilarak (miimkiin oldugunda) azaltilabilir.
llgilenilen bolgedeki doz degisimi belirsizligi, miimkiin olan her durumda
ilgilenilen bolgedeki en diiz doz profili kullanilarak azaltilabilir. Ayrica Slglim
diizenegi (setup) yeterince basit ise setup belirsizlikleri de ihmal edilebilir. Fakat
invivo olglimler gibi bazi karmasik uygulamalar icin setup belirsizlikleri dikkate
alimmalidir. A tipi bir belirsizlik olan lineer hizlandiric1 ¢ikis tekrarlanabilirligi,
6l¢iim sirasinda bir monitdr iyonizasyon odasi kullanilarak azaltilabilir.

Dordiincii kategori sayisallastirma stirecinden kaynaklanan
belirsizliklerdir. Bu kategori, tarama stirecinin niteligi ile kontrol edilir. Bu siirecin
belirsizligi de yeterince biiyiik bir (minimum 1x1 mm?) iB kullanarak azaltilabilir.
Tarayicinin homojen cevap vermemesi de bir belirsizlik yaratacaktir. Ancak daha
once aciklandigi gibi yanal etkiden, okumalari tarayicinin merkezine alarak
kurtulunur. Tarayici tekrar tretilebilirligi ve kararliligi (okuma giriltiisii, tarayici
mekanigi, lamba stabilitesi, vb gibi) her &l¢iim i¢in birden fazla taramanin
ortalamasi alinarak azaltilabilen bir belirsizlik kaynagidir. Taramadan kaynaklanan
bu belirsizligi 6l¢iim basma 5 taramanin ortalamasi alinarak azaltilabilecegi ancak
daha fazla tarama almanin belirsizligi artiracagi rapor edilmistir (Devic ve ark.,

2005). Filmin diiz yatakli tarayicimin iizerinde konumlandirma agis1 da bir
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belirsizlik kaynagidir ancak dikkatli caligma ile minimumda tutulursa ihmal
edilebilir. Tarayic1 yataginda tamamen diiz bir film pozisyonu ile belli bir donme
ile Olgiilen filmler karsilastirildiginda olciilen degerde %15'e varan bir degisimin

(gbzlemlenen maksimum sapma 90

gosterilmistir (Lynch B. D., 2006).

'lik bir doniis icindir) olabilecegi

Son olarak, bir kalibrasyon egrisinin kullanilmasi, o6l¢limiin toplam
belirsizligine katkida bulunur. Kalibrasyon fonksiyonunu karakterize etmek igin
cok sayida kalibrasyon doz noktasi kullanarak bu belirsizlik kiigiik tutulabilir.
Ancak yine de kalibrasyon fonksiyonunun sec¢imi bir belirsizlik getirecektir. Ayrica
filmin radyasyona verdigi cevap piksek degeri, gecirgenlik ve optik dansite gibi
niceliklerle  sayisallagtirilabilir.  Farkli  niceliklerin ~ farkli  kalibrasyon

fonksiyonlariyla kullanilmasi da belirsizliklerin miktarin1 degistirebilir.

1.9. Biyomalzemeler ve Biyouyumluluk

Tarih boyunca yabanci cisimleri insan viicuduna sokma fikri pek ¢ok kez
ortaya ¢ikmugtir. Tibbi amagh bilinen en eski ornekler, yaralarin dikilmesini ve
dislerin biyolojik kdkenli materyallerle degistirilmesidir. Istatistiksel metodolojinin
tipta uygulanmasinin ardindan, fizyolojik sakatliklar1 gidermek icin 6zenle secilmis
ve hazirlanmig malzemelerin faydalar1 iyi bir sekilde belirlenmistir. Son yillarda
eklem veya kemik protezi, kalp pili, lens, koklear implant ve yapay kalp
kapakgiklar1 ve kan damarlari gibi yenilik¢i cihazlar toplumdaki yasam siiresini ve
yasam kalitesini 6nemli oOl¢iide artirmistir (DHA, 2007). Bu cihazlar “implant
edilebilir tibbi cihazlar” olarak ve bunlar1 tiretmek igin uygun malzemeler
“biyomalzemeler” veya “implant malzemeler” olarak adlandirilmaktadir.

4000 yildan beri insanlar, kirik ve hastalikli doku ve organlar1 onarmak
icin yapay malzemeler kullamyorlar. Ilk ¢aglarda, Yunanlhlar ve Misirhilar
insanlara odun ve hayvan kemikleri yerlestirdiler. Biyomalzemelerin geligimi,
modern tibbin ve ileri malzemelerin gelisimi ile ilgilidir. 1546'da yarik damaklarin

onariminda sentetik bir malzeme, altin plaka, kullanmilmistir. Vanadyum c¢eligi
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1900'lerin baginda 6zellikle implantlar icin gelistirildi. Ik uygulamasi Sherman
tarafindan tamtilan ve kemik kiriklarimi stabilize etmeyi ve iyilesmelerini
hizlandirmay1 amaglayan kemik kirigi sabitleme plakalariyd: (Bronzino, 2015).
Ancak, hizli korozyon, mekanik ariza gibi zayif biyouyumluluk nedenleriyle
implant islevsizligi rapor edildi (Zierold, 1924). Bakir ve nikel, kemige
takildiginda ¢evredeki dokunun belirgin renk bozulmasina neden olurken, demir ve
celik hizli bir sekilde ¢oziiniir ve doku erozyonuna neden olur. Altin, giimiis ve
aliminyum gibi bazi saf metaller doku renginde herhangi bir degisiklige neden
olmamasina ragmen, ¢ogu implant edilebilir tibbi cihaz i¢in olduk¢a yumusaktir.
1926'da, implantlarda ilk defa 18Cr—8Ni (agirlikga) paslanmaz gelik malzeme
kullanilmustir. Bu paslanmaz gelik, in vivo olarak hem korozyona direngli hem de
vanadyum ¢eliginden daha giiclii idi. Aynm1 yilin sonunda, klorid igeren sudaki
korozyon direncini arttirmak i¢in ¢elige molibden eklenmistir. Bu alasim 316
paslanmaz celik olarak bilinir. 1940 yilinda, ortopedik uygulamalar i¢in titanyum
ve alagimlar1 disiniilmiistiir. Bu malzemeler daha 6nce ugak uygulamalarinda
kullanilmis ve deniz suyunda miikemmel korozyon direnci gostermistir. 1947'de
Maurice Down, titanyumdan yapilmis plakalar ve vidalar gibi ¢esitli ortopedik
cihazlar tanitti. 1950'lerde, 316L paslanmaz celik tanitildi. Bu alasimdaki karbon
icerigi, 316 paslanmaz ¢elige kiyasla korozyon direncini ve kaynaklanabilirligini
arttirmak icin agirlikca %0.08'den %0.03'e diisiiriildii. 1960'arda, ingiliz ortopedi
cerrah1 John Charnley, osteoartritten muzdarip hastalarda ilk bagarili total kalga
protezini tanittt. Hasar gérmiis femur basi ¢ikarildi ve femur basi yerine paslanmaz
celik bir top ve asetabulum vyerine yiiksek yogunluklu bir polietilen soket
yerlestirildi. Implant fiksasyonu i¢in metakrilat kemik cimentosu kullanildi. Bu
olay, yeni malzemelerin gelistirilmesinde Onemli bir rol oynamis ve modern
ortopedik implantlarin baslangici sayilabilir. Kalga protezi, tibbin tamaminda en
basarili ve uygun maliyetli operasyonlardan biridir. Charnley'in operasyonu, artrit
ve avaskiiler nekrozlu kalca agrisim1 hafifleterek, hareketliligi ve deformiteyi

diizelterek, milyonlarca insanin yasam kalitesini arttirdi (Eliaz, 2019).
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Biyomalzemenin se¢imi i¢in ilk ve en O6nemli gereksinim, insan viicudu
tarafindan kabul edilebilirligidir. Implant materyali, ameliyattan hemen sonra veya
ameliyat sirasinda, alerji, enflamasyon ve toksisite gibi olumsuz etkilere neden
olmamalidir. Ikincisi, biyomalzemeler, maruz kaldiklar1 kuvvetleri korumak icin
yeterli mekanik giice sahip olmalidir, boylece kirilmayacak biikiilmeyecektir ve
daha da onemlisi, bir biyomalzeme, viicut ortaminda korozyona ve asinmaya
direngli olmalidir. Biyomalzeme uzun siire bozulmadan kalmali ve kisinin oliimiine
kadar herhangi bir reaksiyona neden olmamalidir. Bu gereksinim yasli hastalarda
15-20 y1l ve geng hastalarda 20 yildan daha az bir kullanim siiresi gerektirmektedir.

Gilinlimiizde, implantlar dis hekimligi, ortopedi, plastik ve rekonstriiktif
cerrahi, kulak burun bogaz, kardiyovaskiiler cerrahi, beyin cerrahisi, plastik cerrahi
ve veterinerlik dallarinda yaygin olarak kullanilmaktadir. Sekil 1.13 modern tipta

biyomalzemelerin insan viicut i¢erisinde kullanim alanlar1 verilmektedir.

36



1. GIRIS Yiicel AKDENIZ
Kohlear
implantlar - Dis
- implantlart
intaktlar 4| .
= Omuz
protezleri
Kardiovaskuler
implantlar
Y »  Kalp pili
f Lumber disk
implantlari
y Asetebular
Artroplasti implantlar
protez
- Diz eklemi
t protezleri
Kemik
fiksasyon
implantlart

Sekil 1.13. Biyomalzemelerin insan viicudu igerisinde ¢esitli implant uygulamalari
(Manivasagam G. ve ark. 2010).

Insan viicudunda kullanilan implantlarin ¢ogunlugu metalik implantlar

olup genellikle 316L paslanmaz ¢elik (SS316L) ve titanyum alagimlardan olusur.

1970'lerden bu yana titanyum ve alagimlarinin uygulanmasi, yiiksek

mukavemet, diisiik yogunluk ve mekanik ve olaganiistii korozyon direnci

kombinasyonuna sahip olduklarindan daha yaygin hale gelmistir (Park J.B. ve
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Lakes R.S., 1992). Genel olarak her yil diinya genelinde hastalara 1000 tondan
fazla titanyum cihaz implant edilmektedir ve ayrica tibbi sinif titanyum alagimlari,
rakip paslanmaz celiklerden dayaniklilik / agirlik oranina gore ¢ok daha yiiksek bir
giice sahiptir. Titanyumun tiim viicut sivilar1 ve dokulara tamamen etkisiz oldugu
ve korozyona karsi direngli olmasi nedenleri ile tamamen biyouyumlu oldugu iyi
bir sekilde tespit edilmistir (Okazaki Y., 2002). Biyomedikal uygulamalarda, Ti
kristal formunu stabilize etmek igin diger elementlerle alagimlanir ve mekanik
ozellikleri gelistirilir. Besinci Sinif Ti alasim (Ti5) olarak da adlandirilan, Ti6Al4V
alagimi (%6 aliminyum ve%4 vanadyum) titanyum sanayisinde en ¢ok kullanilan
biyomalzemedir. 1970’lerden bu yana yukarida bahsedilen 6zellikleri kesfedilen
Ti5 biyomalzeme, lumbar vida uygulamalarinda, mandibula ve maksiller
bolgelerde, ayn1 zamanda tibia, temporal ve kal¢a kemiklerinde, dis implantlarinda
kullanilmaktadir (Branemark, P.I. ve ark., 1977 ; Albrektsson, T. ve ark., 1981).

1.10. Bilgisayarh Tomografi ve Metal Artefakt Azaltma Algoritmalar:

X-1g1m1  bilgisayarli tomografi (BT), taranan maddelerin  X-iginimi
zayiflatma Ozelliklerini piksel piksel temsil eden enine kesit goriintiileri ireten,
tahribatsiz bir goriintileme yoOntemidir. BT, kati cisimlerin i¢ &zelliklerini
gorsellestirmek ve ii¢ boyutlu geometrik 6zelliklerine iliskin bilgi edinmek igin
kullanilir. Tek bir BT dilimi, taranan nesnenin belirli kalinliginin bir kesit
goriintlisiinii temsil eder. Birbirine bitisik olarak elde edilen dilimler kiimesinin
birlestirilmesiyle hacimsel bir temsil tiretilebilir.

flk BT taranmasindan bu yana, klinik uygulamalar i¢in goriintii kalitesini
gelistirme cabasi kalict olmustur. Goriintii kalitesinin bozulmasinin en 6nemli
nedeni, dis dolgusu veya implanti, yapay kalca protezi, omurga implanti veya
cerrahi klips gibi metal implantlardir. Gériis alanindaki metal nesneler x-1sinlarimi
kuvvetli bir sekilde zayiflatir veya tamamen sogurur, bu da dedektdr tarafindan
alinan bozuk projeksiyon verilerinin ortaya ¢ikmasina neden olur. Sonug olarak

goriintiide metal artefakti denilen bozukluklar olusur. Barrett ve Keat (2004), bir
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BT goriintii artefaktin1 su sekilde tanimlar: “Cismin BT goriintiistindeki Hounsfield
unitesi ile nesnenin gergek zayiflama katsayilari arasindaki herhangi bir sistematik
tutarsizlik”. BT goriintiileri, geleneksel radyografik goriintiilere kiyasla artefakte

kars1 daha hassastir.

1.10.1. Bilgisayarh Tomografinin Calisma Prensibi

Devrimsel goriintiileme yontemi BT tip diinyasinda 1970’lerden bu yana
kullanilmaktadir (Hounsfield, 1972). ilk BT’den giiniimiizdeki BT’lere kadar
gelen, goriintii rekonstritksityonu tekniginin temelini olusturan matematiksel
algoritma Radon (1917) tarafindan gelistirilmistir. BT nin klinik kullanimindaki
yararlar hemen giin yiiziine ¢ikmis ve birgok farkli firma BT’yi gelistirerek
pazarlamaya baslamistir.

BT tarayicilarinin ilk versiyonlarinda, hasta dar bir X-1s1n1 demeti ile yanal
dogrultuda karsisindaki dedektor kullanilarak taranir. X-1g1n1 dedektorii iyon odast,
sintilasyon dedektorii veya yari-iletken diyot olabilir. Belirli bir kalinliktaki (X)
hastadan gegen demetin akisi (1), u dogrusal atentiasyon sabiti ve Ip gelen demetin

akis1 olmak lizere agsagida verilmistir.

I = ]Oe_ZHixi

Bir hasta farkli ateniiasyon faktorii ve kalinligi olan pek ¢ok bdlgeden
olusur. n bolgeden olusan bir hastanin kesitinde toplam ateniiasyon > piXi= puX: +
UoXo + ... + unXn olarak ifade edilir. Tek bir taramada farkli ateniiasyon sabitleri
belirlenemez ¢iinkii ¢ok bilinmeyenli bir fonksiyondur. Ancak, kaynagin ve
dedektoriin hasta etrafindaki bir ¢gemberde dondiiriilmesi ile (bakiniz Sekil 1.14)
piksellerin ateniiasyon katsayilarim1 hesaplayacak kadar veriye ulagilabilir. Bu
hesaplar sonucunda hastanin bir kesitine karsilik gelen ateniiasyon katsayilar

matrisi elde edilir.
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Sekil 1.14. Bilgisayarli tomografide tarama hareketi.

Belirli bir enerjideki farkli maddeler i¢in dogrusal zayiflama katsayilari
dikkate alindiginda, farklar genellikle olduk¢a kiigiiktiir. Dogrusal zayiflama
katsayilarinin kiigiik farkliliklar1 dogrusal bir doniisiim ile Hounsfield skalasina
cevrilir (BT'nin onciisii Sir Godfrey Hounsfield ismine itafen) ve artirilir.
Déniisiimiin ¢iktis1, BT numarasidir ve Hounsfield Unitelerinde (HU) élgiiliir. BT
goriintiilerinde piksellerin degerleri genellikle HU ile olgiiliir. Skala, standart
basing ve sicakliktaki saf suyun BT numarasi 0 HU ve havaninki -1000 HUolacak

sekilde tasarlanmistir.

H— HH,0
HH,0

HU = 1000 x

burada p, vokselin ve puo, Suyun dogrusal zayiflama katsayisidir.
Hounsfield Skalasi, hava, su ve kemik i¢in sirasiyla -1000 HU, 0 HU ve +1000
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HU'luk BT sayilarina neden olur. Viicut igerisindeki voksellerin fiziksel nicelikleri

-1000 HU ile + 1000 HU arasinda degisen degerlerle bildirilir.

1.10.2. Metal Artefakt Azaltma Yontemleri

Goriintiide artefaktlarin neden oldugu HU’daki hatalar, teshis yetenegini
etkiler ve doku tiplerinin dogru sekilde ayrilmasini engeller. Bu, 6zellikle timdor
lokalizasyonu ve cevresindeki dokularin karakterizasyonun belirlenmesini etkiler.
Artefaktlar nedeniyle tiimoriin geometrik 6zelliklerinin yanlis belirlenmesi tedavi
basarisim1 ciddi sekilde etkileyen bir faktordiir. Ayrica, radyoterapide kullanilan
doz hesaplama algoritmalar1 dolayli yoldan BT goriintiilerinden elde edilen
vokselin elektron yogunlugu veya kiitle yogunlugu verilerinden yararlanir. BT
goriintiilerinde olusan artefaktlar radyoterapide doz hesaplarimin dogrulugunu
dogrudan etkiler.

Metal artefaktlar, spektrumdaki diisiik enerjili fotonlarin sogurularak isinin
sertlesmesi veya neredeyse tamamen sogrularak dedektore ¢ok az sayida fotonun
ulagmasi, sagilma etkisi gibi ¢esitli mekanizmalardan kaynaklanir.

Polikromatik rontgen 1sinlarinda disiik enerjili fotonlarin  malzeme
tarafindan daha kolay emilmesinden dolayr 1smn sertlesmesi meydana gelir.
Spektrumun ortalama 1sin enerjisi arttiginda demet “sertlesir”. Bu olay, diisiik
enerjili x-1gmlarmin akisimi biiylik olgiide azaltan, metaller gibi yiiksek atom
numarali malzemelerin varliginda daha belirgindir. Demet sertlestikge, radyasyon
madde etkilesimlerinin olasilig1 degisir. Daha yiiksek ortalama enerjiye sahip olan
fotonlar Compton sagilmasinin egemen oldugu zayiflama ozelligine sahip olur.
Compton sagilmast ile X-1ginlariin yolu degisir ve dedektore iletilmesi gereken
fotonlarin 1s1minin merkez c¢izgisinden sapmasina neden olur. Sagilma sonucu
detektoriin normalde olamayacagi yerlere ulasan fotonlar, zayiflama katsayisinin
olmas1 gerekenden daha az 6ngoriilmesine yol agar. Bu nedenle BT goriintiilerinde,
bir metal nesne beyaz renkte goriiniirken, nesne etrafinda zayiflama ekseni

boyunca, parlak cizgilerin igerisinde koyu seritlerin olugsmasimna yol agar.
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Gliniimiizde bazi ticari metal artefakt azaltma algoritmalar1 (MAA) klinikte
kullanilan BT cihazlarinda mevcuttur.

MAA tekniklerinin ¢ogunlugu iki kategoriden birine girmektedir: sinogram
(veya projeksiyon) tamamlama yontemleri ve iteratif yontemler (Mouton, A. ve
ark., 2013).

1.10.2.1. Sinogram Tamamlama Yoéntemleri

Sekil 1.15°de paralel bir demetin silindirik bir koordinat sisteminde

gOsterimi mevcuttur.

A

rix.y)

Sekil 1.15. Silindirik koordinatlarda paralel demet geometrisi (Mouton, A. ve ark.,
2013).

Olgiilen yogunluk profilinin logaritmik déniisiimii ile bir sinogram p (6, r)

elde edilir.

I'or
0

p(6,r)=—In
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Burada Iy silindirik koordinat sisteminde bir fagisinda orjinden r kadar
uzaklikta Olgiilen 1g1nin siddeti ve lo ise X-1gin1 demetinin 6niinde herhangi bir
nesne olmadan oOlciilen 1s1n siddetidir. BT rekonstriiksiyonundaki hesaplama
problemi, zayiflama dagilimmi "171(X, y) hesaplamaktir. Bu islem i¢in en yaygin
yaklagim Olgiilen bir sinogramdan ( r), filtrelenmis geri projeksiyon (FGP)
olarak bilinen doniisiim bazli analitik hesaplamadir ve esas olarak, ters Radon
doniisiimiinii (1917) sinogram verilerine uygulamayi igerir. Sinogram tamamlama
tabanlt MAA yaklasimlarin biiyiik gogunlugu FGP yaklasimina dayanmaktadir.

Sinogram tamamlama yoOntemleri tipik olarak projeksiyon verilerindeki
metal nesnelere bagl tutarsizliklari eksik olarak goriir ve dogru projeksiyon
degerlerini tahmin etmek igin ¢esitli teknikler kullanir. Sinogram tamamlama
tabanli yaklagimlarin biiyiik gogunlugu metal segmentasyonu, sinogram eklenmesi,
son goriintli boyama rekonstriiksiyonu gibi teknikleri kullanarak metal artefaktlari

azaltir (Mouton, A. ve ark., 2013).

1.10.2.2. iteratif Rekonstriiksiyon Teknikleri

Iteratif rekonstriiksiyon teknikleri bilinen birgok avantaji olan FGP
yaklasimina bir alternatif sunar. Iteratif rekonstriiksiyon problemi genellikle secilen
bazi amag fonksiyonlarin optimize edilmesiyle ¢oziiliir. Algoritmalarin birbirinden
farkliliklart genellikle bu amag¢ fonksiyonunun se¢iminde veya kullanilan 6zel
optimizasyon tekniginde olur. Amag fonksiyonu genellikle en kii¢iik kareler hatasi,
en ¢ok benzerlik gibi fonksiyonlardir. Kullanilan 6zel optimizasyon teknikleri ise

en dik ¢ikis ve konjuge gradyenler gibi tekniklerdir (Mouton, A. ve ark., 2013).

1.11. Doz Hesaplama Algoritmalari

Tedavi planlama sistemlerinin en O©nemli bileseni doz hesaplama
algoritmalaridir. Hastadaki 3D doz dagiliminin dogru ve hizli hesaplanmasi,
modern radyasyon onkolojisindeki en temel prosediirlerden biridir. Dogru doz

hesaplamasi, belirli bir tedavi teknigi i¢in sec¢ilen tedavi parametreleri ve gozlenen
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klinik sonug arasinda tek giivenilir ve dogrulanabilir baglantiy1 olusturur. Klinik bir
doz hesaplama algoritmasi, tedavi planlama siirecinin kabul edilebilir bir zaman
dilimlerinde tamamlanabilmesi igin hizli olmali ve doz hesaplamasinin sonucu,
verilen doz ile klinik etkiler arasinda korelasyon kurulmasi i¢in yeterince dogru ve
giivenilir olmalidir. “Yiiksek hiz” ve “yiiksek dogruluk™ arasindaki ¢atigma,
modern doz hesaplama algoritmalarinin gelistirilmesinde onemli zorluklardan
biridir.

Yiiksek enerjili foton 1sinlart icin doz algoritmalari ilk olarak tamamen
sudan olusan bir hasta olan “homojen” nihai hasta icin gelistirilmistir (Schoknecht,
1967). Sonralar1 hasta icerisindeki doz doku heterojenite diizeltmeleri ve yiizey
diizeltmeleri gibi cesitli diizeltme algoritmalari ile hesaplanmaya baglandi. Bu
algoritmalar “diizeltme tabanli” algoritmalar olarak adlandirilir. Diizeltme tabanl
algoritmalar dogrudan lineer hizlandiricinin faz uzayinda onceden hesaplanmig
dozu kullanarak hesaplama yapar.

Eger hastadaki enerji birikiminden sorumlu olan temel fiziksel siiregleri
dogrudan hesaba katmak istenirse, ortamdaki enerji taginimini agik¢a tanimlayan
“modelleri” tasarlamak zorunlulugu ortaya ¢ikar. Bu genellikle, iyi tanimlanmis bir
birincil foton demetinin doku ile fiziksel etkilesimi dizisinin neden oldugu sudaki
enerji taginimi ve biraktig1 dozu tanimlayan “doz kernelleri” ile saglanur.

Bu “model tabanli” algoritmalar, heterojen ortamlarda emilen dozu daha
gercek¢i tamimlar, ¢lnkii hasta anatomisi, BT goriintiilerinin Hounsfield
numaralarmi temsil eden yiiksek ¢Oziintirlikkliic bir uzaysal 1zgara tizerinde
belirlenir. Model tabanli algoritmalar bazi yaklasimlara dayanmaktadir ve sadece
radyasyon alani tarafindan verilen enerjinin mikroskobik absorpsiyonunda yer alan
fiziksel siirecleri modellemektedir ve genellikle kalem demet ilkelerine
dayanmaktadir.

Kalem demeti ilkelerinden tiiretilen “a” tipi algoritmalar sadecebirincil

demetin etkilesimlerinden kaynaklanan dozu hesaplar. Sekonder foton / elektron
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aktarimini farkli yonlerde bir degisken olarak modelleyen “b” tipi algoritmalar
bircok durumda “a” algoritmalarina gore daha iyi hesaplama dogruluguna sahiptir.
Mikroskobik radyasyon-doku etkilesimleri hakkinda neredeyse tiim bilinen
fiziksel Ozellikleri igeren en karmasik yaklasim Monte Carlo (MC) yaklagimudir.
Genellikle, bir MC doz hesaplamasi iki bagimsiz bilesenden olusur: (a) daha 6nce
bahsedilen “lineer hizlandirici faz uzay1” i¢in, cihaz kafasinin geometrik tasarimi
ve tiretilen elektron demeti igin birka¢ parametre, (b) hastanin igerisinde enerji
sogrulmasmin ve taginmasiin simiilasyonu. MC simiilasyonlarinin kullanimi
dogru doz hesaplamalarina yol agar, ¢iinkii lineer hizlandiricidan ortama kadar
parcaciklarin yoriingeleri izlenebilir ve etkilesimler modellenebilir. Bu nedenle bu

hesaplama yontemi, doz tahminleri i¢in altin standart olarak kabul edilir.

45



1. GIRIS Yiicel AKDENIZ

46



2. ONCEKI CALISMALAR Yiicel AKDENIZ

2. ONCEKI CALISMALAR

2.1. KISIM 1: Radyokromik Film Dozimetri Sisteminin Olusturulmasi

RKFler, radyoterapi uygulamalarinda 6zellikle kalite kontrol amaciyla ve
yiiksek doz gradyanina sahip radyasyon alanlarinin doz dagilimlarini dogrulamak
icin yaygin olarak kullanilir (Casanova Borca ve ark., 2013; Fiandra ve ark., 2006;
Huet ve ark., 2012; Low ve ark., 2011; Mathot ve ark., 2014). Ustiin uzaysal
cOziiniirliikleri, doku esdegeri olmalar1 ve radyoterapide kullanilan enerji araligi
enerji bagliliginin olmamasi (Butson ve ark., 2005; Rink ve ark., 2007), RCF'leri
yiiksek doz gradyanli radyasyon alanlarinin hesaplanan doz dagiliminin
dogrulanmasi i¢in uygun hale getirmistir. EK olarak, arastirmacilar RCF'leri
elektron tedavisi (Gerbi ve Han, 2006; Su ve ark., 2007), cilt dozu Ol¢iimleri
(Butson ve ark., 2007; Devic ve ark., 2006), toplam viicut 1sinlamasi (Surat ve ark.,
2008), proton ismlarinin dozimetrik karakterizasyonu (Ciangaru ve ark., 2007),
kilovoltaj foton 1sinlarindaki dozimetri (Tomic ve ark., 2010) ve radyobiyolojik
deneylerde hiicre 1ginlamasi sirasinda doz dogrulamasi (Tomic ve ark. , 2007)
gibigesitli dozimetrik uygulamalarda da kullandilar.

Kiigiik radyasyon alanlarinda ¢esitli dedektorler enerji, doz hiz,
bagliliklar1 i¢in, cevaplar1 ve hassasiyetleri, uygulanmasi gereken diizeltmeleri
degerlendirilerek caligilmistir. Dedektore 6zgili diizeltme faktorleri ¢ogunlukla MC
simiilasyonlarina dayaniyordu ve bu alanda en ¢ok kullanilan dedektorler arasinda
diyot, elmas ve mikro iyon odalar1 vardir. Benmakhlouf H. ve arkadaslari (2014)
dokuz farkli kiiclik alan dedektoriiniin 6 MV foton enerjisine MC yontemleri
kullanarak verim diizeltme faktorlerini bulmuslardir.

Kiiciik alanlar i¢in doz dagilimlarinin 6l¢iimii zor bir islemdir. Mitkemmel
bir dozimetre radyasyon enerjisinden ve doz hizindan bagimsiz olmali ve ihmal
edilebilir bir hacim etkisine sahip olmalidir. RKF 6zellikleri bu gereksinimleri gok
iyi karsilar. Bununla birlikte, RKFlerin cevabi, kalibrasyonu ve sayisallagtirma

stirecleri 6nemli belirsizlik sorunlarini ortaya ¢ikarmaktadir.
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RKFleri dozimetrik amaglar i¢in kullanirken, uygun bir matematiksel
fonksiyon kullanarak kalibrasyon egrisi olusturmak uygundur. Olgiilen film
cevabinin bir fonksiyonu olarak dozu belirlemek (doz = f (cevap)) literatiirdeki
bazi ¢alismalarda tercih edilmistir (Aldelaijan ve ark., 2016; Devic ve ark, 2004,
2005, 2010, 2016; Fiandra ve ark., 2006; Huet ve ark., 2012; Menegotti ve ark,
2008; Reinhardt ve ark, 2012; Su ve ark, 2008; Tomic ve ark., 2010, 2014). Fakat
dozimetrenin cevabinin dozun bir fonksiyonu olarak (cevap = f (doz) fit edilmesi
matematiksel olarak dogrudur. Ciinkii kalibrasyonda bagimsiz degisken doz,
bagimli degisken ise dozimetrenin cevabidir. Ayrica en sik kullanilan fit
algoritmalari, en iyi uyumu belirlemek i¢in rezidii kare degerlerinin toplamini en
aza indiren, en kiiciik kareler teknigini kullanmaktadir. Sharpe ve Miller (1999),
dozimetrelerin kalibrasyonunda, en kiigiik kareler fit algoritmasinin, fit isleminin
cevap = f (doz) veya doz = f (cevap) cinsinden yapilmasina bagl olarak farkli
cevaplar verecegini agiklamistir. Eger doz cevaba fit edilirse (doz = f (cevap),
ozellikle kalibrasyon araliginin uglarina dogru biiyiik hatalar olusabilir.

Bizim ¢aligmamizda alan i¢i dozlar haricinde kalibrasyon araliginin alt ucu
civarlarinda bulunan, alan disinda kalan, diisiik dozlar da 6l¢iileceginden bu durum
biiyiik 6nem tagimaktadir. Cevap, dozun bir fonksiyonu olarak fit edildikten sonra,
bilinmeyen dozu, film cevabinin bir fonksiyonu olarak tanimlamak i¢in kalibrasyon
fonksiyonunun tersi kullanilabilir ve bdylece RKF dozimetri sistemi ve uygun
fonksiyon kullanilarak bilinmeyen bir doz 6l¢iilebilir.

Devic ve arkadaslar1 (2004) boyle bir Ol¢limiin iki temel belirsizlik
kaynagina sahip oldugunu bildirmistir: birincisi deneysel belirsizlik ve ikincisi de
kalibrasyon egrisi olusturma sirasindaki fit siirecinin neden oldugu uyum
belirsizligidir. Deneysel belirsizlik, filmin cevabini etkileyebilecek, film aktif
katmanimin diizensizligi ve tarayici cevabinin diizensizligi, 1sinlama ve taramanin
tekrarlanabilirligi, asirt nem ve sicaklik degisiklikleri, 1sinlama sonrasi bekleme
siiresinin etkisi ve UV 1s181na maruz kalma gibi cesitli faktorlerin 6l¢iisii olan bir

miktardir. Kalibrasyon ve dl¢limde kontrol filmlerinin kullanilmasi, asir1 nem ve
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sicaklik degisiklikleri gibi istenmeyen etkilerin bir kismini diizeltmek i¢in, etkili
bir yontemdir (Aldelaijan ve ark., 2016).

Kalibrasyon egrisi, dozun, bir dozimetri laboratuarinda kalibre edilmis bir
iyon odast tarafindan belirlendigi bir lineer hizlandiricida 1simmlama ile
olusturulabilir. Bu ac¢idan bakildiginda, lineer hizlandiricinin kalibrasyon
dozundaki belirsizlik genel belirsizlige dahil edilmelidir.

RKFlerde iki ¢esit 6l¢iim niceligi vardir:

Gegirgenlik: (T = Itrlﬂ — Pvztizns) n
0
ve
i i 216
Optik dansite: (OD = —log;oT = log1o 5 ) @
trans

Esitlik 1°de, PVians, gecirgen modda taranan goriintiilerden elde edilen bir
ilgi alam (ROI) {izerindeki PV’nin ortalamasina karsilik gelir. Bazi yazarlar
kalibrasyon isleminin bagimsiz degiskeni olarak gecirgenligi kullanirken, digerleri
optik dansiteyi (OD) kullanirlar (bkz. esitlik (2)). Arastirmacilar tarafindan RKF
kalibrasyonunda farkli 6l¢iim nicelikleri (T veya OD) farkli kalibrasyon
fonksiyonlarimi olusturmak i¢in kullanilmistir (Aldelaijan ve ark., 2016; Casonova
Borca ve ark., 2013;; Devic ve ark., 2004, 2005, 2012; Fiandra ve ark., 2006; Huet
ve ark., 2012; Menegotti ve ark., 2008; Reinhardt ve ark., 2012; Su ve ark., 2008;
Tomic ve ark., 2010, 2014).

Najafi ve arkadaslar1 (2017) yaptiklari galismada GafChromic™ EBT3
filmin kii¢iik alanlarda kalibrasyonunu Gamma Knife SRC sistemi ve

konvansiyonel Co-60 teleterapi cihaziyla karsilastirarak yapmistir ve kiigiik
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alanlarin  kullanildigi Gamma Knife SRC cihazinin kalibrasyona etkisinin
olmadigin1 rapor etmislerdir. Dabrowski ve arkadaslar1 (2018) ise 1x1 cm?, 2x2
cm? ve 3x3 cm? boyutlarinda GafChromic™ EBT3 filmlerle kalibrasyon egrileri
olugturarak film boyutlarmin kalibrasyona etkisini incelemisler ve kiiciik
boyutlarda kesilmis RCFlerin uygun ve hassas bir dozimetrik alet olarak
kullanilabilecegini géstermislerdir.

Tezin ilk kisminda, EBT3 GafChromic™ tipi RKF i¢in 0 ila 3 Gy doz
araligindaki 6l¢iim niceliginin ve uyum fonksiyonlarinin performansini, SRC ve
SBRT gibi kiiciik alanlarin kullanildig1 radyoterapi teknikleri i¢in yaygin olarak
kullanilan 6 MV DF’siz 1s1n demeti kullanarak arastirdik. Bulgularimizi daha sonra
kii¢iik alan ol¢limlerinde kullanmak iizere, RKF dozimetri sistemindeki olgiim
belirsizligini analiz ederek ve mutlak hatalar1 hesaplayarak kesin ve dogru bir RKF
dozimetri sistemi olusturmak ic¢in en iyi Ol¢im niceligini ve fit fonksiyonu

kombinasyonunu sectik.

2.2. KISIM 2: Kiiciik Alan Dozimetrisi

SRC ve SBRT gibi radyoterapi tekniklerinde kiigiik alanlarin kullanilmasi,
doz hesaplamalarmin dozimetrik dogruluguyla ilgili endiseleri artirmugtir. Ozellikle
homojen olmayan bir ortamda, kiigiik alanlarda yiikli pargacik dengesinin
olmamasi ve kismi kaynak okliizyonu, algoritmalarin doz dagilimlarini dogru bir
sekilde tahmin etmesini zorlastirir. Algoritmalarin kii¢iik alanlardaki hesaplama
performansini degerlendiren birgok ¢aligma literatiirde bulunabilir.

Fogliata ve ark. (2016), homojen bir ortamda kiigiik alanlar i¢in AAA ve
AXB algoritmalarinin doz hesaplama dogrulugunu inceledi. Tek noktada output
faktorii 6lglimiinii, bir Varian TrueBeam STx tarafindan {iretilen 6 MV DFsiz
demetler i¢in, PTW MicroDiamond dedektorii ile yapmuglardir. 0.6 x 0.6, 0.8 x 0.8,
1x1, 2x2, 3x3, 4x4, 5x5 ve 10x10 cm? alanlari kolimatdr agikliklart
tanimlamislardir. Varian Eclipse planlama sisteminde (versiyon 13.6) AAA ve

Acuros algoritmalart1 i¢cin aym1 alanlar i¢in sanal su fantomunda
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hesaplamamiglaridir. Calismalarinin amaci hesaplama algoritmalarin dogrulugunu
kaynagin etkin boyutunu (Effective spot size: ESS) AAA ve Acuros
algoritmalarinin  konfigiirasyonunda degistirerek en iyi parametre ayarini
bulmaktir. Hesaplanan ve olgiilen dozlar arasindaki farkliliklar analiz edildiginde 6
MV DFsiz foton demeti igin 2x2 c¢cm?den daha biiyiik olan alan boyutlarinda
heseplama ile dlgiim arasindaki farkin <%1 oldugunu 2x2 cm?’den daha biiyiik
olan alan boyutlarinda ise farkin alan boyutu kiigiildiikge artarak %22’ye kadar
arttigin gézlemlemislerdir (bakiniz sekil 2.1).

22% F AAA - 6FFF

18%
-©-ESS X=0.0, Y=0.0

14% ~A-ESSX=1.0, Y=0.0
10% | --ESS X=1.0, Y=1.0
6%

2% r

2%

Hesaplanan — Olgiilen Doz (%)

30%

Acuros - 6FFF
26%

22% r
18%

-0-ESS X=0.0, Y=0.0
~A-ESSX=1.0, Y=1.0
14% r —*—ESS X=1.5,Y=0.0
10%
6%
2%

-2%

Hesaplanan — Olgiilen Doz (%)

0O 05 1 15 2 25 3 35 4
Kolimatér boyutu (cm?)

Sekil 2.1. Hesaplanan ve 6lgiilen dozlar arasindaki farklar (Fogliata ve ark. 2016).

Fogliata A. ve Cozzi L. (2016) akciger tiimérlerinde SBRT 1sinlamalarinda
kiiclik alanlarmm kullamim hakkinda yaptigi caligmada hesaplama dogrulugunu

incelemiglerdir.  Yaptiklart YDD  Olclimleri  sonucunda, akciger SBRT
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cergevesindeki (kiiciik alanlar ve diisiik yogunluklu heterojen ortam) bir doz
hesaplama algoritmasinin dogrulugu algoritmanin tiirline bagli  oldugunu
bulmuslardir. “A” tiiri hesaplama algoritmalar1 %20-30 hesap hatasi yaptigi i¢in
bu is i¢in uygun olmadigini rapor etmislerdir. B tiirii ve MC hesaplamalar i¢in
dogruluk degerlerini sirastyla %10 ve %5 civarinda oldugunu bulmusglardir.
Alhakeem Eyad A. ve ark. (2015) yaptiklari ¢aligmanin amaci, 6 MV
demet ile 1sinlanmis heterojen fantomlardaki birka¢ dozimetrik metodun
performansini karsilastirmaktir. Bu amagla MC hesaplamalari, iki AAA ve AXB
algoritmas1 siliriimii, EBT2 filmi ve MOSkin dozimetreleri kullanilmistir. Su
icerisine paslanmaz celik yerlestirerek olusturduklari heterojen fantom standart
alan boyutu (10x10 cm?2) ile 1sinlandigi durumda YDD ve profil hesaplamalar1 ve

Olctimleri sekil 2.2°de gosterilmistir.

6 MV, 10x10 cm” 6 MV, 10x10 em’

— MC - MC
=== AXB 1131

=== AXB 1131
" — AXB 1102
—— AXB 1102 o AAA
=+ AAA
° EBT2
a4  MOSkin

Water

Rélatif doz (%)

w3

0 \)e.‘:'—‘!ﬂ-f' r A e ST )
Ste 1 0
-10 \
15 1 -5
0 | 2 6 7 8 10
Dermllk (cm) Konum (cm)

Sekil 2.2. Su-gelik fantomunda YDD ve profil egrileri (Alhakeem A. ve ark. 2015).

YDD egrisi i¢in 0l¢iim ve hesaplamalar AAA Ongoriileri disinda uyum
icindedir. AAA metal malzemeden olan geri sagilmalar1 modelleyememistir. MC
hesaplamalartyla karsilastirildiginda iist su/metal arayiiziinde dozu %25.5 daha az
Ongormiistiir. Alt su/metal arayliziinde ise MC hesaplamalart ile AAA
hesaplamalar1 arasindaki fark %6.2 dir.
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Sekil 2.2, ¢elik implantin merkezinden x ekseni boyunca hesaplanan yanal
profilleri MC, AXB ve AAA ig¢in gostermektedir. Metal/su arayiizlerinin
yakinindaki yanal doz artisi, MC ve AXB'nin her iki versiyonuyla da
ongorilmiistiir. AXB hesaplamalarinin her iki versiyonu da, penumbra bolgeleri
harig, ~% 2.0 MC hesaplamalari ile uyumluydu. Bununla birlikte AAA, 6 MV
1smlar1 igin arayiiziin yakinindaki dozu sirasiyla %4,5-%12,4 oraninda daha az
hesaplamustir.

Rana S. ve Rogers K. (2012) g¢aligmalarinda, basit homojen olmayan
fantomlarda AAA ve AXB doz hesaplama algoritmasinin 2 ¢cm hava boslugu
kalimliginin 6tesinde doz tahmin dogrulugunu arastirmiglardir. AAA ve AXB'nin
degerlemesi, algoritmalar tarafindan hesaplanan dozlarin, 6 MV foton demetinde
farkli alan biiyiikliiklerinde (3x3, 5x5 ve 10x10 cm?) &lgiilen verilerin
karsilastirilmasiyla yapilmistir. Sekil 2.3’de farkli alan boyutunda 6 MV foton
demetiyle 1simmlanan hava boslugu igeren su ortaminda yaptiklar1 YDD

hesaplamalar1 (AAA ve AXB) ve iyon odasi 6lgtimleri verilmektedir.
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Sekil 2.3. 3x3 cm? alan boyutunda 6 MV foton demetiyle 1sinlanan hava boslugu
igeren su ortaminda YDD hesaplamalari (AAA ve AXB) ve iyon odasi

ol¢iimleri (Rana S. ve Rogers K., 2012).

Sekil 2.3°de elde ettikleri sonuglar, hem AXB'nin hem de AAA'nin, birinci

kat1 su bolgesinde (yani, hava boslugunun yukarisinda) dlciilen dozlarin +%1’in

icindeki dozlar1 6ngdrdiigiinii gostermektedir. Bununla birlikte, her ii¢ alan

biiyiikliigli i¢in, hava bosluklari disindaki noktalardaki 6lgiimlerle AXB ile

hesaplanan degerlerin, AAA degerlerden daha uyumlu oldugu goriilebilir. Ayrica,

AAA’nmm 6zellikle kiigiik alanda (3x3 cm?) 1sinlamalarda hava igerisinde doz
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diististinii modelleyemedigi Sekil 2.3’den goériilmektedir. AAA'daki bazi hesaplama
yaklagimlari, ortamda hava varliginda, hava boslugu icinde build-down ve hava
boslugunun altinda build-up etkilerinin géz ardi edilmesine neden olabilecegini
belirtmislerdir.

Kiiciik alanlarda kullanilan klinik senaryolar i¢in ise literatiirde bulunan
caligmalardan bazilari arasinda erken evre akciger SBRT (Khan R.F. ve ark., 2014;
Mao R. ve ark., 2017; Ojala J.J. ve ark., 2014 ve Rana S. ve ark., 2014), hipofiz,
kavernoz siniis tiimorlerinde ve beyin metastazlarinda SRS (Shields L. B. E. ve
ark., 2015; Vergalasova I. ve ark., 2019) ve torasik spinal metastazlari SBRT'Si
(Ouyang Z. ve ark., 2019; Zhen H. ve ark., 2015) bulunmaktadir. Literatiirde
implant materyallerinin varhiginda doz hesaplamalarinin dogrulugu hakkinda
caligmalar, doku heterojenitelerinin varligindakiler ile karsilagtirildiginda ¢ok az
calisildign gorilmektedir. Ayrica bildigimiz kadariyla, implant malzemelerin
varliginda kiigiik alan doz dagilimimi ve hesaplama dogrulugunu bildiren bir
literatlir eksikligi vardir. Yazici ve ark. (2016) spinal implant modellerinin
MultiPlan TPS’lerin (Accuray Inc., Sunnyvale, CA, ABD) kalem 1s1m
algoritmasinin hesaplama dogrulugu tizerindeki etkilerini arastirmuglardir. Chueng
ve ark. (2003) ve Rakowski ve ark. (2012) Gamma Knife radyocerrahi sisteminde
glimiis, paslanmaz ¢elik, titanyum ve platin implantlar ve titanyum aglar

cevresindeki doz dagilimlarini degerlendirmislerdir.
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3. MATERYAL VE METOD

3.1. MATERYAL
3.1.1. Varian TrueBeam STx Lineer Hizlandirici

Sekil 3.1°de TrueBeam STx (Varian Medical Systems), DFli ve DFsiz
demetler tretmek igin tasarlanmig yeni nesil bir medikal lineer hizlandiricidir.
Dalga kilavuzu sistemi, karosel tasarimi, 1gin tretimi ve kontrol sistemi dahil
olmak iizere birgok ana elementin dnceki Clinac serisinden farkli olan yeni Varian
lineer hizlandirict platformudur.

Diizlestirme filtresinin kaldirilmasi doz hizinin artmasina ve kafa sagilmasi
ve sizintinin azalmasina yol acar. Bu, daha diisiik alan dis1 dozlarla daha hizh
tedaviye izin verecegi beklentisi dogurmaktadir. DFsiz demetlerin uygulamasi,
kiigiik alanlarin kullanildig: stereotaktik radyoterapide ve fraksiyon basina dozun
yiikksek oldugu hipofraksiyone islemlerde tercih edilmektedir. Yiiksek doz hiz,
1sinlama siiresinin sinirlt oldugu solunum takipli veya nefes tutma tedavileri igin

avantajli olabilmektedir.

Sekil 3.1. Varian TrueBeam STx lineer hizlandirici.
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3.1.2. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Eclipse TPS, radyoterapi planlarinin yapilmasinda kullanilir (Sekil 3.2).
Bir radyasyon onkologu tarafindan radyoterapiye uygun olararak degerlendirilen
hastalarin doz hesaplamalari igin radyoterapi ve radyasyon dozimetrisi alaninda
egitimli medikal fizik uzmanlar1 tarafindan kullanilmaktadir. Eclipse yazilim
foton, elektron ve proton isinlarimi kullanildigi harici tedavilerinin ve radyasyon
kaynaklariin hastanin igerisine gegici veya kalict olarak yerlestirilen brakiterapi
tedavilerinin planlanmasi amaci ile kullanilabilmektedir. Birgok islevi bulunan
mentileri ile dozimetrist, medikal fizik¢i ve tip doktorlarinin, hastalar i¢in en uygun
tedavi planlarim1 etkin olarak olusturmalarina, se¢melerine ve kontrol
edebilmelerine olanak saglamaktadir. BT, manyetik rezonans goriintiileme (MRG)
gibi DICOM uyumlu goriintiileme teknikleriyle hastanin {i¢ boyutlu modellemesi
yapilabilmektedir. Eclipse tedavi planlama sisteminde, fotonlar i¢in AAA ve AXB,;
elektronlar icin ise Elektron Monte Carlo, Generalized Gaussian Pencil Beam gibi
doz hesaplama algoritmalari bulunmaktadir. Optimizasyon o&zelligine ve
algoritmalarina sahip olmasi nedeniyle de VMAT ve YART planlart optimize
edebilmekte ayrica SRC ve SBRT gibi kiiciik alanlarm kullanildigi tedaviler

planlanabilmektedir.

Sekil 3.2. Varian Eclipse TPS 6rnek goriintiisii.
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3.1.3.Philips Big Bore BT ve O-MAR

Philips Big Bore BT (Sekil 3.3) radyasyon onkolojisindeki is akisi, goriintii
kalitesi, hasta pozisyonlama ihtiyaglarin1 karsilamak tizere BT simiilatér olarak
tasarlanmistir. Ticari adi O-MAR olan genis ve biiyiikk ortopedik implantlar igin
geligtirilmis iteratif MAA algoritmasina sahiptir. O-MAR, goriintii verilerindeki
biiyiik metal nesnelerin etkilerini izole etmek i¢in kullanilabilir. O-MAR kullanim
metal implantlarin bulundugu viicut bolgelerinde anatomik yapilarin gorsel olarak
tanimlanmasini saglar. Ortopedik implantlar, anatominin gorsellestirmesini bozan
goriintii verilerinde artefaktlara neden olabilir, bu da radyoterapi planlarinda
kullanilan kritik yapilar ve hedef hacimlerin ¢izimlerini olusturmay1 ¢ok zor ve
zaman alict hale getirir. O-MAR, bu yapilarin simiilasyonunun bir pargasi olarak

anatomik yapilarin ve hedef hacimlerin gorsellestirilmesinde iyilestirici rol oynar.

Sekil 3.3. Philips BigBore BT cihazi.

3.1.4. PTW RW3 Kat1 Fantomu
Radyoterapide foton ve elektron dozimetrisinde insan viicudunun
cogunlugu sudan olustugu i¢in su, referans Olglim ortami olarak

kullanilmaktadir. Sik yapilan kalite kontrollerde yada deney diizeneginin
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yeterli olmadig 6lgiimlerde ise su fantomlarinin kullanimi pratik bir yontem
olmayabilir. Bu durumlarda, genellikle su yerine su esdegeri kat1 fantomlar
kullanilir. Calismamizda kullanilan PTW marka RW3 model kati su
fantomu beyaz polyesterden tiretilmis 30 cm x 30 cm en ve boyunda ve 1
cm kalinliklarinda plakalardan olusmaktadir (Sekil 3.4). Fantomun
kullanilan iyon odalarinin yerlestirilmesine uygun 6l¢iim bosluklart igeren
plakalar1 da mevcuttur. Kiitle yogunlugu 1.045 gr/cm?, elektron yogunlugu
ise 3.43 x 10%® e/cm? tiir.

Sekil 3.4. PTW RW3 kati1 su fantomu.

3.1.5.Civco Marka 0.5 cm Kahnhkh Bolus

Boluslar, elektron yogunlugu ve kiitle yogunlugu gibi fiziksel 6zellikleri
insan dokusuna esdeger malzemelerden yapilir. Genellikle cilt yerlesimli
timorlerin tedavisinde veya cildin doz almasi gereken durumlarda kullanilmasi
tercih edilir. Ayrica, cerrahi sonrasi olusan ve dogustan gelen doku eksikliklerinin
tamamlanmasi i¢in kompansator olarak da kullanilir. Sekil 3.5’de ¢alismamizda

kullanilan Civco marka 0.5 cm kalinlikli bolus goriilmektedir.
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Sekil 3.5. Civco marka 0.5 cm kalinlikli bolus.

3.1.6. Paslanmaz Celik ve Titanyum Alasim
316L kalite paslanmaz celik (Sekil 3.6A) ve besinci sinif titanyum alagim
(Sekil 3.6B) biyomalzemeler 10x10 cm? boyutlarinda ve 0.5 ¢cm kalinliginda temin

edilmistir. Kullanilan biyomalzemelerin bilesimi Cizelge 3.1’de verilmistir.

Sekil 3.6. Biyomalzemeler: Paslanmaz ¢elik (A) ve titanyum alagim (B).

61



3. MATERYAL VE METOD Yiicel AKDENIZ

Cizelge 3.1. Kullanilan biyomalzemelerin bilesimi.

Paslanmaz celik (SS316L) Titanyum alasim (Ti5)
Element % Element %
Demir (Fe) 70 Titanyum (Ti) 89.947
Krom (Cr) 16.21 Aluminyum (Al) 5.8
Nikel (Ni) 10.05 Vanadyum (V) 3.92
Molibden (Mo) 2.04 Demir (Fe) 0.18
Manganez (Mn) 1.28 Oksijen (O) 0.11
Nitrojen (N) 0.034 Hidrojen (H) 0.012
Silikon (Si) 0.23 Karbon (C) 0.01
Karbon (C) 0.019 Nitrojen (N) 0.02
Fosfor (P) 0.035 Yttrium (YY) 0.001
Salfar (S) 0.005

3.1.7. PTW TM31010 iyon Odasi

PTW marka TM31010 Semiflex iyon odalart mutlak veya rolatif
dozimetrik dlglimler igin tasarlanmig klasik Farmer tipi iyon odalarina gére daha
kii¢iik hacimli dozimetrelerdir. Semiflex iyon odalar1 6zellikle su fantomunda foton
ve elektron demetleri i¢in YDD ve profil 6lgtimlerinde kullanilmaktadir. Sekil
3.7°de goziiken dozimetre su gecirmez tasarimda ve 0.125 c¢cm® duyarli hacme
sahiptir. Iyon odasinin duvar malzemesi 0.55 mm PMMA ve 0.15 mm grafit
malzemeden yapilmistir. Yaricapt 2.75 mm ve uzunlugu 6.5 mm’dir. Iyon odasi
cap1 1.Imm aliiminyumdan yapilmis bir orta elektrota sahiptir. Calisma gerilimi
400V’ tur ve 2x2 - 40x40 cm? araligindaki alan boyutlari i¢in kullamlabilir (PTW,
2006).
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Sekil 3 7. PTW 31010 Semiflex iyon odalari.

3.1.8.GafChromic™ EBT3 Film Dozimetresi

Calismamizda 04051602 lot numarasina sahip Gafchromic EBT3 RKF
modeli  kullanilmistir. GafChromic™ EBT3 film dozimetresi iyonlastirici
radyasyon dozlarmin iki boyutlu 6l¢timii i¢in tasarlanmis yiiksek ¢oziiniirliikli bir
dozimetredir. Radyoterapide kullanilan yiiksek enerjili fotonlar i¢in uygundur. Bu
film 0.2 ila 10 Gy arasindaki doz araliginda en iyi performans igin tasarlanmstir.
YART, VMAT ve brakiterapi tekniklerinde birgok tedavi seklinin kalite kontrolii
icin uygundur. EBT3 filmin aktif katman malzemesinin atomik yapis1 %58.3 H,
%29.6 C, %10.7 O, %0.8 L ve %0.1 N’den olusmaktadir ve efektif atom numarasi
6.84°diir. 8” x 10” boyutlarinda olan EBT3 model film simetrik bir yapiya sahiptir.
EBT3 model filmlerin aktif katmaninin kalinhigi 28 pm’ dir. Aktif katman 125 pm
kalinligindaki polyester alt ve iist tabaka arasinda sandviglesmistir (Sekil 3.8).
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Polyester iist tabaka (125 pm)

Polyester alt tabaka (125 pm)
Sekil 3.8. GafChromic EBT3 filmin yapis1

3.1.9.Epson Perfection V700 Tarayici

Epson Perfection V700 tarayicit (Sekil 3.9), diiz (flatbed) bir tarayici
tiiriidiir. 48 bit renk derinligine ve 21,6 cm x 29,7 cm (yatay-dikey) tarama alanina
sahiptir. Tarayicida 151k  kaynagi olarak soguk katot fliloresan lamba
kullanilmaktadir. Ciftli lens sistemine sahip tarayicida 6400 dpi ¢oziiniirliik ve 4.1
Omas optik yogunluga kadar fotograf ve filmleri tarayabilmektedir. Yapilan
calismada Be doktora tezi c¢alismasinda dozimetrik film tarayici amaciyla

kullanilmgtr.

Sekil 3.9. Epson Perfection V700 tarayici.
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3.1.10. Matlab

Teknolojinin ilerlemesiyle gelisen bilgisayarlar ve programlar1 goriinti
isleme siirecini kolaylastirip hizlandirmaktadir,. MATLAB adini, MATrix
LABoratory sozciiklerinin kisaltilmasi ile tiiretilmis, analitik ve sayisal olarak
matematik fonksiyonlarmin kullanildigi basta miihendislik alaninda olmak {izere
bilim dallarinda kullanilan sayisal analiz yontemleri ile galisan bir goriintii isleme
yazilhmdir. Calismamizda da renk kanallarimi ayirmak, kullanici tanimli ilgi
bolgesi i¢in ortalama piksel degerleri ve istatistikleri hesaplamak, fit fonksiyonu
tiretmek, ve EBT3 filmlerle oOlgiilen demet profillerini disa aktarmak ig¢in
kullandigimiz goriintii isleme teknikleri ve ilgili yazilimlar hemen her alanda
kullanilmaktadir. MATLAB, goriintii isleme siirecinin tasarlanmasi igin cesitli
matematiksel fonksiyonlar1 ve algoritmalari igeren bilimsel bir programlama dili ve

ortamidir.

3.2. Metod
3.2.1. KISIM 1: Radyokromik Film Dozimetrisi Protokolii Olusturulmasi
3.2.1.1. Film Tarama ve Isinlama Prosediirii

01051602 lot iiretim numarali GafChromic™ EBT3 filmleri kullandik. 21
adet film pargasi boyutlar1 8”x 10” olan orijinal filmden Kkesildi. 1.33”x 27
boyutlarinda ii¢ kontrol filmi diginda, her kalibrasyon filmi pargasi, 2” x 27
boyutunda Kkesildi. Parmak izlerini Onlemek igin filmlere her zaman plastik
eldivenlerle dokunuldu. Tarayici yatagindaki film yonii 6l¢timii etkileyebildigi igin,
her bir parcanin yoni aymt olacak sekilde kalici bir isaretleyici kalemle
etiketlenmistir. Tarama sirasinda orijinal sayfanin uzun boyutunun tarama yoniine
paralel oldugu anlamina gelen portre yoniinii sectik. Devic ve ark. (2004) tarayici
lambalarinin 1sinmasindan dolayi tarayici yanitinda bir degisiklik gézlenmislerdir.
Bu nedenle, tarayici stabilitesini kontrol etmek igin referans filmlerin kullanilmasi
onerilir (Aldelaijan ve ark., 2016). Bu yontemlerde referans filmlerin tepkileri

kalibrasyon sirasinda elde edilen degerlerle karsilastirilir ve hesaplanan farklar,
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bilinmeyen film tarafindan Olgiilen dozlari diizeltmek igin kullanilir. Biz de
caligmamizda kalibrasyon kontrol filmleri kullandik.

Ayrica Huet ve ark. (2012) yaptiklar1 ¢alismada piksel degerinde bir artig
gozlemlediler, ancak bes taramadan sonra tarayici tepkisi dengelendigini ve bir
plato gozlendigini rapor ettiler. Onizleme ile tarama arasinda 30 saniye ve iKi
tarama arasinda 5 dakika beklemenin EPSON Dual Lens Perfection V700 tarayici
yatagimin sicakligi sabit tuttugunu bildirdiler. Biz de calismamizda tarayici
yatagimin sicakligi sabit tutmak igin Sekil 3.10°da akis semasi verilen tarama
zamanlamasi prosediiriinii kullandik. Her bir doz noktasi i¢in, taramadan taramaya
olan farkliligi belirsizlik analizine katmak igin ti¢ set film ayri ayri tarandi ve
Tagged Image Film Format (TIFF) goriintiileri olarak kaydedildi.

Isinlanmamis filmler, tarayici yataginin ortasina ve iletim modunda,
herhangi bir renk diizeltme 6zelligi uygulanmadan 0.2 mm / piksel (127 dpi)
goriintii ¢oziiniirliigi ile 48 bit renk derinliginde (RGB, renk bagina 16 bit) tarandi.
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Sekil 3.10. Tarayici 1sitma prosediiriiniin sematik gésterimi.

Varian Truebeam Stx cihazinin GafChromic™ EBT3 filmlerin kalibrasyon
ortami1 ve derinligindeki radyasyon verimini belirlemek i¢in TRS-398 talimatlarina
uyarak ol¢tim yapilmistir (IAEA, 2000). PTW marka RW3 model su esdegeri kati
fantom Glglim ortami olarak kullanilmigtir. PTW marka 30013 model iyon odasi
fantomun 10 cm derinligine yerlestirilmis iyon odasinin altina ise 5 cm fantom
koyulmustur. Truebeam Stx cihazinin kolimator alan agikligi 10 cm x 10 cm olarak
ayarlanmistir. Kaynaktan fantom yiizeyine kadar olan mesafe (KYM) 100 cm
olarak ayarlanmustir (Sekil 3.11). Iyon odasi termal dengeye gelmesi igin
TrueBeam Stx cihaz odasinda 1 saat beklemistir. Bu siire sonunda Ctp diizeltmesini
yapmak iizere sicaklik ve basing degerleri kaydedilmistir. Sogrulan mutlak doz

hesab1 i¢in asagidaki esitlik kullanilmistir.
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Hesaplanan Mutlak Doz: | D = R - ND,, -kQ Koo - Ks - Cip

TRS-398 protokoliinde yer alan diizeltme faktorlerinin agiklamalari

sOyledir:

Npw = Tiirkiye atom enerjisi kurumu (TAEK) gibi akredite dozimetri
laboratuarlari tarafindan belirlenen iyon odasina 6zgii kalibrasyon faktorii.
ko= Iyon odasi modeline &zgii TRS-398 protokoliinde tablodan buluna
bilecek kalite faktorii

kpoi= Iyon odas1 polarizasyon faktorii

ks= Iyon odas1 satiirasyon faktorii

Crp= Sicaklik — Basing diizeltme faktorii

R = Elektrometre okumasi

Olgiim sirasinda 6 MV X — 1s1m enerjisi ve 100 MU ve 300 MU/dakika
doz iz kullanilmistir. Ug okuma almip aritmetik ortalamalar1 alinmistir. Referans
RKF dozimetri sistemi i¢in kullanilacak deney diizeneginin output faktorii TRS-

398 talimatlar1 kullanilarak belirlenmistir.

Cizelge 3.2. Kalibrasyon filmleri doz basamaklari.

. MC (Monitor
E?:ibi;adsglfsr; MU Mu(t::agyg)oz iyonOdasi) MC/MU
(nC)

SO0 (A, B, C) 0 0 0

S1(A B, C) 19 12.6334 1.321 0.0695
S2 (A, B, C) 36 23.3696 2.501 0.0695
S3 (A, B, C) 67 44.54935 4.667 0.0697
S4 (A, B, C) 128 85.1092 8.916 0.0697
S5 (A, B, C) 241 160.2447 16.8 0.0697
S6 (A, B, C) 456 303.2015 31.78 0.0697
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Daha sonra ii¢ film seti, 10 cm x 10 cm'lik bir alan biiytkligi ve 100
cm'lik KYM kullanilarak su esdegeri bir RW3 kati fantomda (PTW, Freiburg,
Almanya) 1sinlandi. Film pargalart RW3 fantomda 10 cm derinlige yerlestirildi ve
kalibrasyon egrisi olusturmak i¢in bir Varian Truebeam Stx lineer hizlandirici
(Varian, Palo Alto, CA) ile 1sinlandi. Her bir doz noktas1 i¢in ii¢ film parcasi, 6
MV foton 1sminin merkezinde, Cizelge 3.2°de verilen doz degerlerinde ayri ayri
1sinland1. Lineer hizlandiricinin olasi ¢ikis degisikliklerini tespit etmek igin bir
monitér odas1 (PTW, TM31010) kullanildi. Iyon odasindan geri sagilan
radyasyonun kalibrasyon filmini etkilememesi i¢in, iyon odasi filmin 10 cm altina
yerlestirildi (Sekil 3.11). Dogrudan kalibrasyon 1ginlamasiyla ilgili olmayan etkileri
olgmek i¢in kalibrasyon filmleri birlikte taginan ti¢ kontrol filmi, kullanilmadiginda

oda 1s181indan renklenmeyi azaltmak igin bir zarf icinde saklanmustir.

100 cm
10 x 10 cm?
\ 4
A
EBT3 \\L \ 10 cm
lyon 1
(Monitor) \\. I 10cm
Odasi
RW3

Sekil 3.11. Kalibrasyon filmleri i¢in 1ginlama diizenegi.

Tim filmler, 1sinlama sonrasi renklenmenin stabilitesini en {iist diizeye
cikarmak icin 1sinlamadan 24 saat sonra, isinlanmamig filmlerin taramasinda da

kullandigimiz tarama protokoliinii kullanarak tarandi.
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3.2.1.2. Goriintii isleme, Veri Toplama ve Radyokromik Film Cevabinin
Karakterizasyonu

Goriintii isleme, Matlab R2016a (MathWorks, Natick, MA) yazilimi
kullanilarak yapild. Ik adim olarak, 1sinlanmis ve 1smnlanmamis film parcalarinm
taranan gorintiileri ige aktarildi. Goriintiiler program kodlar1 kullanilarak ti¢ farkli
kanala ayrilarak kirmizi kanal verisini (16 bit) igeren matris elde edilmistir. PV'ler
cift hassasiyetli degerlere doniistirilmiis ve “wiener2” komutu Kkullanilarak
matrislere 8x8 piksel 2 boyutlu adaptif Wiener filtresi uygulanmis ve film aktif
katman kalinlig1 varyasyonu kaynakl giiriiltiiler azaltilmistir. Daha sonra islenmis
cift hassasiyetli matrisler, 16 bit goriintiilere geri dondiiriildii ve TIFF goriintiileri
olarak kaydedildi.

Daha o6nce de belirtildigi gibi, bir doz kalibrasyon egrisi noktasi i¢in ii¢
film pargast kullandik. Bir film parcasi Sekil 3.12'de gosterildigi gibi alti kez

orneklendi (ii¢ kez 1s1nlamadan dnce tarama ve ti¢ kez 1ginlamadan sonra tarama).
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Isinlamadan Isinlamadan
once sonra

PV;1.0p, PV, ,.,004

PV;2:052 PV,;,0,

PVy;,0)5 PV, 3,00,

Sekil 3.12. Tlgi bélgeleri iizerinden veri toplama: Isinlamadan once (solda) ve
1sinlamadan sonra (sagda) bir radyokromik film pargasi i¢in ii¢ ilgi
alaninin  &rneklenmesi. Not: flgi bélgeleri agiklama amaciyla
oldugundan daha biiytlik gosterilmistir.

Radyasyon alaninin ortasindaki ilgi bolgeleri (region of interest, ROI), film
pargalar tizerinde 7 mm x 7 mm (35 piksel x 35 piksel) boyutundadir. ROI'ler
iizerindeki PV'lerin ortalamasi (PV') ve bunlara karsilik gelen ortalama standart
sapmalar opyi her doz noktasi ve film pargasi igin belirlendi. opyi, her film

goriintlisiiniin bireysel standart sapmalarindan o;; asagidaki gibi hesaplandi.

R 2 2
Opyi =3 \/ oi; + 0i, + 0i3 (3
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Hesaplamalar Devic ve arkadaglarinin (2004) ve Tomic ve arkadaslarinin
(2010) kullandiklar yontem takip edilerek yapildi. Her bir doz noktasi igin ii¢ film
parcast (i) 1smlamistik. Bu film parcalari igin gegirgenlikteki degisim (AT!) ve
buna Kkarsilik gelen standart saplama o, istenen ROI ve film pargasinda (i)
asagidaki gibi hesaplanir:

. . . 1 . .
AT' = T(;nce - Tslonra = S1e [Pvénce - PV;onra]- (4)

Burada gecirgenlikteki degisimde standart sapma soyle verilir:

2 2
1
OaTi = 316 \/ G (5)

Her bir doz noktasi i¢in {i¢ filmin agirlikli ortalama ile hesaplanan

gecirgenlikteki ortalama degisim (AT) esitlik(6)’da verilmistir.
AT = Yo, (wl - AT) (6)

Esitlik (6)’da gegen agirhik (coi) kiiciik standart sapmaya sahip film
parcalarinda daha biiyiik olacak sekilde asagidaki gibi hesaplanir.

i 1/(6ATi)2
o =—AT (7
i3:1<1/(GATi) )

Burada AT’nin standard sapmasi esitlik 8’de verilen formiille

hesaplanmistir.
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0FF = |———= ®)

i3=1(1/(c“i)2)

RKFin cevabini (AT')’nin hesaplandigi aym ROI’ler iizerinden, optik
dansitedeki degisim (AOD) tiiriinden de hesapladik (Esitlik (9).

. . . Pvi r
AODI = OD;fter - OD{)efore = loglo (val;fftoe) (9)

Burada optik dansitedeki degisimin standart sapmasi tek bir film i¢in

asagidaki esitlikle hesaplanir:

. 2 : 2
1 GPV}Jnce) Gpvlsonra
pop = i [(thns)’ 4 (T 10
AOD ln(lO)\/ PVince PVsonra ( )

Optik dansitedeki ortalama degisim (AOD) , AT’ye benzer sekilde
asagidaki gibi hesapanir:

AOD = Y7, (o' - AODY). (11)

Yukaridaki formiilde karsilik gelen normalize agirliklar (wi):

/(%a001)

. o i

1 — - AOD . (12)
z:i=1(1/(0-A0Di) )

AOD degerlerindeki standart sapma ise asagidaki gibi hesaplanir:
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W= |- 13
OAOD i3=1(1/(0AODi) ) ( )

Isinlanma ile ilgili olmayan herhangi bir faktorden kaynaklanan yanit
degisimini hesaba katan kontrol film parcalarinin cevabindaki degisimi
(AT ve AOD() 1smlanmus olanlardan cikardik. Bu sekilde, gecirgenlikteki net
degisimi (netAT) ve optik yogunluktaki net degisimi (netAOD) su sekilde elde
ettik:

netAT = AT — AT, (14)
netAOD = AOD — AOD¢. (15)
Yukaridaki bir dizi hesaplamanin ardindan, kalibrasyon egrisindeki doz

noktalarina karsilik gelen iki farkli cevap niceligini (netAT ve netAOD) elde ettik.

Bu niceliklerin belirsizlikleri ise asagidaki gibi hesaplanir:

0 netatr = \/(Gﬁ)z + (Gﬁc)z ' (16)

6. rop = J (0305)? + (050D,)? - 17)

3.2.1.3. Kalibrasyon Fonksiyonu Se¢imi

Literatirde farkli yazarlar tarafindan fit islevi igin ¢esitli fonksiyonel
formlar, ¢esitli film modelleri ve tepki miktar1 (optik yogunluk, gecirgenlik ve
yansitma) kullanilmigtir (Aldelaijan ve ark., 2016; Casanova Borca ve ark., 2013;
Chu ve ark., 1990; Devic ve ark., 2004, 2005, 2012; Fiandra ve ark., 2006;
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Menegotti ve ark., 2008; Reinhardt ve ark., 2012; Su ve ark., 2008; Tomic ve ark.,
2010, 2014). Kalibrasyon egrisi i¢in fonksiyonel form segimine yonelik ortak
yaklasim olarak, asagidaki {i¢ kriterin saglanmasi istenir: (i) Fit fonksiyonu
monoton artan olmalidir; (ii) uygun egri sifirdan ge¢melidir, ¢ilinkii net cevap sifir
doz icin sifir olmalidir ve (iii) minimum belirsizligi veren fonksiyon formu
se¢ilmelidir.

Biz c¢alismamizda literatiirde RKF kalibrasyonu i¢in kullanilan
fonksiyonlar arasindan verilerimize digerlerine gore daha az toplam belirsizlik
veren en uygun 3 fonksiyonu sectik. Secilen fonksiyonlar Tablo 1'de
gosterilmektedir (Esitlik 18a, 18b ve 18c). Ayrica RKF kalibrasyonunda kullanmak
tizere literatiire katkida bulunmak i¢in Tablo 3.2'de (Denk. 18d) temsil edilen yeni
bir logaritmik fonksiyon formu 6nerdik.

Matlab yazilimimi kullanarak, Cizelge 3.3'de gosterilen dort farkli
fonksiyonel formu analiz ettik. Fit islemi i¢in en kiiciik kareler yontemi
kullanilmigtir. Diisiik dozlarda kesirli hatalart en aza indirmek igin kalibrasyon

dozlarinin tersini fit isleminde agirlik olarak kullandik.
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Cizelge 3.3. Calismada kullanilan kalibrasyon fonksiyonlari.

Fonksiyon Fonsiyonun tersi Referans Esitli
k
Rasyonel X ax Aldelaijan et  (18a)
a—b-x 1+b-x al., 2016;
Devic et al.
2016.
Polinom b+vVb2—4-a-x a‘x>+b'x+c Casonova  (18b)
2-a c=0 Borca et al.,
2013;
Menegotti et
al., 2008; Su
et al., 2008.
Lambert W Lambert W (0, (n - x/a)) a-x-ex Tomic etal.,, (18c)
n 2014
Logaritmik ln(n + X n-(e**—-1) Bu (18d)
n_- ¢alismada
a Onerilen

Kalibrasyon fonksiyonunun tersini kullanarak bilinmeyen bir dozu

6lgmedeki belirsizligi hesaplamak i¢in hata yayilimi ifadesi (Esitlik 19) kullanildi.

of1

=% (%) o (19

Esitlik 19°da oy, verilen kalibrasyon fonksiyonlarindan(Esitlik 18)
herhangi biri igin 6lgiilen dozun toplam belirsizligini verir. Burada, oy, dlgiim
miktarmin (netAT veya netAOD) ve fit parametrelerinin (a, b ve n; bakiniz
Esitlik18a, 18b, 18c, 18d) standart sapmasidir. Denk. 19 katsayilarin iliskisiz
oldugunu varsaymaktadir. Bu ¢alismada, deneysel belirsizligi, kalibrasyon egrisi fit
stirecine bagl belirsizligi ve kalibrasyon dozlarindaki belirsizligi ayr ayr1 hesaba
kattik.

Esitlik 18a’da verilen rasyonel fonksiyon formu igin Kalibrasyon egrisi

kullanilarak 6lgiilen dozun rolatif deneysel belirsizligi, Esitlik 20a olarak
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hesaplandi; burada x, 6l¢lim miktari (netAT veya netAOD) ve oy karsilik gelen

belirsizliktir (o .. veyao . o0)-
(op)©*P —_ %
b ) = e 100 o

Katsayilarin iligkisiz oldugu varsayilarak, rélatif fit belirsizligi Esitlik 20b
ifadesi  kullanilarak bulunur. Burada o,veoy, fit isleminden dolayr

parametrelerinin belirsizligidir.

o)™ 101 = \/(&)2 + (b""’)2 -100 (20b)

Drit a 1+bx

Esitlik 18b’de verilen kalibrasyon fonksitonu igin, rolatif deneysel ve fit

belirsizlikleri asagidaki denklemlerle belirlenmistir:

(op)&*P _ 2axtb
Drit %] = Drit 100 (21a)
fit o 24x2.0.2
% [%] = W. 100 (21b)
it it

Ustel kalibrasyon fonksiyonu (Esitlik 18c) icin bu iki tiir belirsizlikEsitlik

22’de verilmistir.

D) [og] = 0% 100 (22a)

Dfit
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(O'D)ﬁt _
Drit [%] =

-100 (22b)

Oa
a

Son olarak, onerdigimiz logaritmik fonksiyon formu (Esitlik 18d) igin,
deneysel ve fit belirsizlikleri asagidaki denklemleri kullanarak hesaplamalarimizda
ifade edildi.

(O.D)exp [%] _ n.a.ea-x.o-x . 100 (23a)
Drit Drit
fit pe-t'
D) [9p] = BX0 . 1 (23b)
Dsit Drit

Esitlik 18c ve 18d’de n parametresinin fit belirsizligine etkisinin genel
belirsizlik iizerinde en Onemli etkiye sahip oldugunu bulduk. Bu nedenle n
parametresini sabit olarak belirledik, boylece parametresinde belirsizlik sifir oldu.
n parametresinin sabit degeri ilk fit denemesinin sonucundan alinmustir.

Esitlik 18’de verilen fonksiyonel formlarla dlgiilen dozdaki toplam rdélatif

belirsizlik asagidaki gibi hesaplanir:

Dsit Drit Drit Dcal

Total ex 2 fi 2 cal 2
(op)™ % oy = \/(M[%]) +(<6D_>t[%]) + (M[%]) .100 (24)

cal
Burada (‘g’—) IAEA TRS-398 (2000); IAEA TECDOC-1585 (2000) and JCGM

cal

100 (2008) protokolleri kullanilarak hesaplanan, kalibrasyon dozundaki rdlatif
belirsizliktir.

Fit islemi ve belirsizlik hesaplamalarindan sonra, Esitlik 25' kullanarak 6l¢iilen
dozdaki hatalar1 hesapladik ve tahmin edilen toplam rdlatif belirsizlikle

karsilastirdik.
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Dfit—Dbilinen
Dbilinen

=100 (25)

Olgiilen doz hatas1 = |

3.22. KISIM 2: Kiiciik Radyasyon Alanlarinda implant Malzemelerin
Varhginda Profil Hesaplamalari ve Olciimleri

Tez caligmasiin ikinci kisminda tasarlanan deney diizeneginde implant-
fantom arayiizlerinde ve implant malzemelerin yakin komsulugunda AAA ve AXB
algoritmalari ile profil hesaplamalart ve kurulan radyokromik dozimetri protokolii

ile profil 6l¢iimleri alinmis ve karsilagtirilmigtir.

3.2.2.1. Deney Diizenegi

Olgiimler sirasinda, homojen bir ortami simiile etmek icin suyla esdeger
RW3 malzemesinden yapilmis 30 cm % 30 cm ebatlarinda ve 1 cm kalinliginda
slab fantom plakalar1 (PTW, Freiburg, Almanya) kullanilmisgtir. RW3, 1.102 rolatif
elektron yogunluguna ve 1.045 g /cm® kiitle yogunluguna sahiptir. 10 cm x 10 cm
x 0.5 cm boyutlarindaki implant malzemelerini yerlestirmek i¢in 0.5 cm
kalinliginda 6zel bir doku esdegeri bolus hazirlandi. Bolusun merkez bolgesinde 10
cm x 10 cm boyutlarinda kare seklinde bir oyuk olusturuldu. implantlar bolusun
icine, oyuga yerlestirildi ve bu sekilde implantlarin c¢evresinde hava bosluklari
olusmamasi saglandi. Bolusa yerlestirilen implant malzemeleri, 4 cm RW3
blogunun altina ve 10 cm RW3 plaka blogunun {stiine yerlestirildi (bkz. Sekil
3.13). Iki implant materyali igeren (SS316L ve Ti5) iki farkli fantom seti

tasarland.
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100 ¢cm

4 ¢cm RW3 build-up

Gafchromic
EBT3 filmler

] |
* ~ — — Seviye 2
_?7_ Seviye 3

Seviye 4

10 cm RW3 fantom
~

0.5 cm SS316L veya Ti5 implant

0.5 ¢cm bolus
malzeme

Sekil 3.13. Deney diizenegi semasi.

3.2.2.2. Radyokromik Film Ol¢iimleri
Calismamizda AAA ve AXB tahminlerini karsilagtirmak igin yapilan
Olgtimler in tamami1 EBT3 filmleri kullanilarak yapilmistir. Sekil 3.13°de deney
diizenegini ve filmlerin yerleri gosterilmektedir. Filmler, dogrusal hizlandiricinin
merkezi ekseninde ve fantomdaki implant malzemelerinin yakin gevresinde
konumlandirilmigtir. Fantom-implant arayiiz doz dagilimini 6lgmek igin iki film, 4
cm (Sekil 3.13'deki Seviye 2) ve 4,5 cm (Sekil 3.13'deki Seviye 3) derinliklerine
yerlestirildi. Seviye 1'deki (implantin 1 cm yukarisinda) ve seviye 4'teki (implantin
1 cm altindaki) doz dagilimlarini 6lgmek igin de iki film pargasi kullanildi.
Olgiimler, homojen bir RW3 ortaminda ve fantom diizeneginde yapildi. Sekil
3.6'da Ti5 ve SS316L implant materyalleriyle gdsterilmistir. Olgiimler homojen bir
RW3 ortaminda ve Sekil 3.14'de gosterilen fantom diizeninde Ti5 ve SS316L
implant materyalleri ile gergeklestirildi. Implantlar ve EBT3 filmleri ile yapilan
fantom diizenegi Varian Truebeam Stx lineer hizlandirici tarafindan iiretilen 6 MV
FFF X-1s1n1 ile 100 cm KYM ve 300 MU, 1x1 cm?, 2x2 cm?, 3x3 cm? ve 4x4 ¢cm?
alanlarla 1gmlandi. Cok yaprakli kolimator park konumundayken alanlar
kolimatorler tarafindan olusturuldu.
Isinlanan filmler olusturulan radyokromik ol¢iim protokolii kullanilarak

analiz edildi. Gegirgenlikteki net degisim, netAT ve logaritmik kalibrasyon
80



3. MATERYAL VE METOD Yiicel AKDENIZ

fonksiyonu, film cevabini 6lgmek i¢in kullanildi. Crossline profilleri, Sekil 1.13'de
gosterilen derinliklerde (Seviye 1, 2, 3 ve 4) olusturuldu ve ¢ikarildi. Kalibrasyon
ve Olglim 1ginlamasiyla dogrudan ilgili olmayan etkileri 6lgmek igin ii¢ kontrol
filmi her yere tasindi ve kullanilan diger filmlerle birlikte saklandi. Referans filmin
yanitlar1 6l¢giim sirasinda elde edilen degerlerle karsilastirildi ve Ol¢iimle ilgili

olmayan okumalar dozimetrenin cevabindan ¢ikartilarak net okumalar elde edildi.

3.2.2.3. Fantom Simiilasyonu ve Doz Hesaplamasi

Ti5 veya SS316L implant malzemeleriyle, Sekil 3.14'de gosterilen
fantomlar, 120 kV, dilim basina 400 mA, 0.438 adim, 0.75 s donme siiresi, 350
mm goriis alani, 64 % 0.625 mm kolimasyon ayari, 1 mm dilim kalinlig1 ayarlaria
ve genisletilmis BT 6lgegi ile Philips Healthcare Systems, Brilliance Big Bore BT
tizerinde tarandi. Taranan fantom goriintiiler, metal artefakt azalmasi olmadan ve
O-MAR algoritmasi ile rekonstriikte edildi. O-MAR, oncelikle ortopedik metal
implantlarin neden oldugu artefaktlar1 azaltmaya odaklanan, ticari olarak satilan
(Philips Healthcare Systems) MAR algoritmasidir. Taranan BT goriintiileri Eclipse
TPS'ye (V 13.6) alindi. Implantlar1 gergek konum ve boyutlariyla BT gériintiileri
iizerinde ¢izildi. Konturlu yapilara maniiel olarak goreli elektron yogunluklari ve
implant malzemelerinin kiitle yogunluklar1 atandi. Implantlar1 ¢evreleyen ortamin
yogunlugunu otomatik olarak eslemek icin genisletilmis bir BT kalibrasyon egrisi
kullanildi. BT goriintiileri lizerindeki bazi bolgeler i¢in HU {izerindeki O-MAR
etkilerini ve ¢izgi artefaktlarimin ciddiyetini 6lgmek i¢in ortalama HU degerleri ve
standart sapmalar hesaplandi. Sekil 3.13'deki fantom diizeneklerinin O-MAR ile
diizeltilmis ve diizeltilmemis (UC) BT goriintiileri, 1x1 cm? 2x2 ¢cm?, 3x3 ¢cm? ve
4x4 cm? alan biiyiikliigii ile Varian Truebeam Stx linner hizlandirici tarafindan
olusturulan 6 MV FFF X-isinmnin olusturdugu doz dagilimimi Eclipse TPS ile
hesaplamak i¢in kullanilmistir. Ayrica Eclipse TPS'de bir homojen bir RW3

fantomu olusturuldu. Hesaplama hatasinin suda ne oldugunu belirlemek i¢in ayni
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alan biiyiikliiklerine sahip hesaplamalar yapildi. Hesaplama 1zgara boyutu hem
AAA hem de AXB algoritmalari i¢in 0.1 cm'ye ayarlandi.

UC BT goriintiileri kullanarak yapilan AAA hesaplamalar1 (AAA/UC) ve
O-MAR diizeltilmis BT gortntiileri kullanarak AAA hesaplamalar1 (AAA/O-
MAR); ayrica UC BT gorintiileri kullanilarak yapilan AXB hesaplamalari
(AXB/UC) ve O-MAR diizeltilmis CT goriintiileri kullanarak AXB hesaplamalari,
Sekil 3.14'de gosterilen tiim seviyeler icin EBT3 olctimleriyle karsilastirildi.

Kargilagtirmalar demet profilinin alan i¢inde bulunan yiiksek doz kismi
(merkezi eksen dozunun %80’den biiyiik olan bolge) tizerinden ve alan disinda
bulunan diisiik doz kismu (merkezi eksen dozunun %20’den kiigiik olan bolge)
iizerinden hesaplandi. Ortalama farklar dl¢iilen rolatif dozlardan hesaplanan rolatif
dozlar ¢ikartilarak bulunmustur. Ayrica tiim seviyelerde merkezi eksen dozunun
%20-%80 degerleri arasinda kalan penumbra bdlgesinin genisligi de AAA ve AXB

hesaplanmig ve EBT3 film ile dl¢lilmiistiir.
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4. BULGULAR VE TARTISMA

4.1, KISIM 1: Radyokromik Film Dozimetri Protokolii icin Cevap Niceligi ve
Kalibrasyon Fonksiyonu Secimi

Tez calismasinin bu kisminda daha sonraki 6l¢iimlerde kullanilacak olan
RKF dozimetre protokoliiniin iskeletini olusturan cevap niceligi ve kalibrasyon

fonksiyonu, belirsizlik ve hata analizleri yapilarak secilmistir.

4.1.1.GafChromic™ EBT3 Model Radyokromik Film i¢in Doz-Cevap Egrileri
Sekil 4.1'de, Esitlik 18a, 18b, 18c ve 18d'ye karsilik gelen tepki egrileri
netAT (sekil 4.1a) ve netAOD (Sekil 4.1b) i¢in uygun parametrelerle (a, b ve n)

rapor edilmistir. Her bir fit belirli bir R? degeri ile tanimlanmustir.
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0.3 ; . ; : : .
f(x) a b n
Eq. (18a) 6.445+0.15 1.958+0.0086 -
0.25 - Eq. (18b) 24.88+4.03 5.832+0.495 - |
: Eq.(18c)  6.158+0.073 . 2.789+0
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02f g
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—— Eq. (18d), R?=1
0 1 1 1 1 1 1
0 05 1 15 2 25 3 35
Sogrulan doz (Gy)
(a)
0.25 . . . ; . ;
f(x) a b n
Eq. (18a) 9.069+0.361 1.474+0.0174 -
| Eq. (18b) 21.39+2.05 8.675%0.261 - ]
0.2 Eq.(18c)  8.872+0.126 s 1.892+0
Eq. (18d) 3.559+0.045 2.5%0
0.15 -
o
(@]
4
[0
[
0.1+ -
Dose points
—— Eq. (18a), R?>=0.997
0.05 ——Eq. (18b), R?=0.999 | |
Eq. (18c), R%=0.999
— Eq. (18d), R?=0.998
0 . . . . . .
0 0.5 1 15 2 25 3 35
Sogrulan doz (GY)

(b)
Sekil 4.1. netAT(a) ve netAOD (b) kullanarak dl¢iimlerimizin sagladig verilerle
olusturulan yanit egrileri.
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4.1.2. Kalibrasyonda Cevap Niceligi Olarak netAT Kullanilmasi

Rolatif deneysel belirsizlik, fit belirsizligi, kalibrasyon dozlarindaki
belirsizlik ve toplam belirsizlik egrileriEsitlik 18’de verilen farkli kalibrasyon
fonksiyonlar1 kullanan GafChromic™ EBT3 film dozimetri sistemleri i¢in toplam
belirsizlik Sekil 4'te sunulmaktadir.Bu kalibrasyon egrileri rasyonel (Esitlik 18a),
polinom (Esitlik 18b), Lambert W (Esitlik 18c) ve logaritmik tip (Esitlik 18d)
kalibrasyon fonksiyonlar1 i¢in cevap miktar1 olarak netAT kullanir. Bu ¢aligmada
incelenen her kalibrasyon fonksiyonu i¢in sogrulan dozun fonksiyonu olarak rolatif
belirsizlik / hesaplanan hata yiizdeleri ¢izilerek olugturulmustur. Burada esitlik 25
kullanilarak doz belirleme hatalarin yiizdeleri hesaplanmis ve Sekil 4.2°de yuvarlak

isaterleyicilerle gosterilmistir.

== == 5. (18a) Deneysel - . = Fs.(18a) Fit —— 5. (18a) Toplam Es. (18a) Hata
===~ Es5. (18b) Deneysel — - — Es.(18b) Fit Es. (18b) Toplam Es. (18b) Hata
== == E5. (18¢) Deneysel - . = Es.(18¢)Fit Es. (18¢) Toplam e Es (18¢) Hata
= === E5. (18d) Deneysel =« = Es.(18d) Fit ——— E5. (18d) Toplam Es. (18d) Hata

Kal. Doz
10

Roélatif belirsizlik / Hata (%)
-

T a T T
o] 0.25 0.5 0.75 1 1.25 15 175 2 2.25 2.5 2.75 3
Sogrulan Doz (Gy)

Sekil 4.2. Cevap miktar1 olarak netAT kullanan EBT3 GafChromic™ film
dozimetri sistemleri i¢in belirsizlik/hata analizinin gosterimi.
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Sekil 4.2'de sunulan egriler, netAT nin cevap niceligi olarak kullanilmasi
durumunda Esitlik 18a tarafindan verilen rasyonel fonksiyonun deneysel verilere
uygun oldugunu gostermektedir. Radyonel kalibrasyon fonksiyonu bilinmeyen bir
dozu belirlemede kullandiginda 0-3 Gy arasinda en ¢ok %?2.3 hata verdigi siyah
yuvarlak isaretleyicilerle gosterilmistir. Bununla birlikte, belirsizlik analiz
sonuglarimiz literatiirde (Aldelaijan ve ark., 2016; Devic vre ark. 2016.)
GafChromic™ EBT3 film dozimetrisi i¢in kullanilan rasyonel fit fonksiyonunun
bize 0 - 3 Gy doz araliginda 6 MV 1s1n Kalitesi i¢in doz tahminlerinde yeterince
hassasiyet saglamadigini  gostermistir. Hesaplamalarimiza goére, rasyonel
kalibrasyon fonksiyonu, netAT'nin bir cevap miktari olarak kullanilmasiyla nispi %
3.4’den biiyiik toplam belirsizlik saglamistir.

Toplam belirsizlik ve mutlak hatalarin karsilastirmasi Esitlik 18b’de
verilen polinom kalibrasyon fonksiyonu ve netAT igin Sekil 4.2°de kirmiz1 ¢izgiler
ve isaretleyicilerle goésterilmektedir. Aslinda mutlak hatalarin tamaminin toplam
belirsizliklerin altinda hesaplanmasi nedeniyle netAT'nin ¢aligmada kullanilan tiim
kalibrasyon fonksiyonlari ile sogrulan doza donistiiriilmesi “dogru” sonuglar
vermigtir. Ancak Esitlik 18b'nin netAT cevap miktari ile kullanilmasi uygun
degildir ¢linkii %7.7’den biiyiik toplam belirsizlik verdigi gortilmektedir. Polinom
fonksiyonun netAT ile birlikte kullanimi dogru fakat kesin olmayan sonuglar
verecektir.

Tomic ve ark. (2014), yansitmadaki net degisikligi bir cevap miktari olarak
kullanildiginda, dogrusallastirilabilen bir Kkalibrasyon fonksiyonunu olan iistel
fonksiyonun (Esitlik 18c'nin tersi) kullanildigim bildirmislerdir. Yazarlar, cevap
egrisi i¢in en uygun islevsel formun gii¢ fonksiyonu olacagi sonucuna varmiglardir.
Fakat, nispeten lineer hale getirildiginden rolatif dozimetri amaglart igin tssel
fonksiyonun kullanilabilecegini de eklemislerdir. Onlarin sonuglarmna benzer
olarak, hesaplanan mutlak hatalarimizin tiimiiniin toplam rolatif belirsizlik
egrisinin altinda oldugu bulunmustur (Sekil 4.2°de yesil ¢izgi ve isaretleyiciler).

Belirsizlik hesaplamalarimizda ortaya koyuldugu gibi, Lambert W fonksiyonu
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(Esitlik 18c), netAT cevap miktari olarak kullanildiginda % 1.65 ile % 6 arasinda
degisen rolatif toplam belirsizlik degerlerini verdi. Ayrica hesaplan mutlak hatalar,
0.12 Gy’den biiyiik sogrulan doz degerleri igin %1'in altinda oldugundan, netAT'yi
iistel fonksiyon ile sogrulan doza déniistiiriitken elde edilen sonuglarin kesin ve
dogru oldugu diisiiniilebilir.

Rolatif deneysel belirsizligin tiim kalibrasyon fonksiyonlari i¢in neredeyse
aynt oldugu gorilmiistir. Ayrica rolarif fit belirsizliginin, toplam rolatif
belirsizlikteki dominant bilesen oldugu bulunmustur. Bu ¢alismada, Esitlik 18d ile
verilen bir logaritmik fonksiyon rolatif fit belirsizliginin en aza indirilmesi
amaciyla Onerilmistir. 0 - 3 Gy arasinda doz tahminlerinde en kesin ve dogru
sonuglar (>0.12 Gy sogrulan dozlar i¢in mutlak hatalar <% 0.9) ve en diisiik toplam
belirsizlik (%1.23-%5.96) Esitlik 18d’de verilen 6nerdigimiz logaritmik fonksiyon
netAT ile birlikte kullanildiginda elde edilmistir (Sekil 4.2, mavi c¢izgi ve

isaretleyiciler).

4.1.3. Kalibrasyonda Cevap Niceligi Olarak netAOD Kullanilmasi

Sekil 4.3'te verilen belirsizlik analizlerinde rasyonel (Esitlik 18a), polinom
(Esitlik 18b), Lambert W (Esitlik 18c) ve logaritmik (Esitlik 18d) kalibrasyon
fonksiyonlar1 kullanilmigtir. Bu ¢alismada incelenen her kalibrasyon fonksiyonu
i¢in ylizde cinsinden mutlak hatalar, Esitlik 25 kullanilarak hesaplanmis ve Sekil
4.3'te igaretleyiciler ile sunulmustur.

Rolatif deneysel belirsizlik tiim kalibrasyon fonksiyonlar1 igin neredeyse
ayniydi. Toplam rolatif belirsizlikte fit belirsizliginin o6zellikle 0.5 Gy iizerinde
baskin bilesen oldugu goézlemlendi.

Rasyonel (Esitlik 18a) ve polinom fonksiyonu (Esitlik 18b) fonksiyon ile
netAOD cevap niceligini absorbe doza doniistiiriiliirken dogru sonuglar elde edildi.
Ciinkii hesaplanan mutlak hatalar rolatif toplam belirsizligin altinda idi. Doz
Olgtimleri dogru olmasina ragmen kesin degildi. Rasyonel ve polinom fonksiyonda

strastyla %5.09 ve %3.38’den daha fazla belirsizlik vardi.
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Lambert W and logaritmik fonksiyonun netAOD ile birlikte kullanimi
yeterli dogruluk saglamadi. 1.6 Gy doz noktasi i¢in mutlak hata hesaplanan toplam
rolatif belirsizlikten daha biiyiikk oldugu Sekil 4.3'te yesil ve mavi noktalara
bakildiginda goriilmektedir. Hesaplamalarimiza gore cevap niceligi olaraka
netAOD kullanirken daha iyi sonuglar kullanilirken sadece polinom fonksiyonunda
(Esitlik 18b) elde edildi. netAT'nin doz belirlemedeki performansi, ¢alismaya dahil
ettigimiz diger tiim fonksiyonlarda netAOD'dan daha iyi oldugu gosterilmistir.

====Es. (18a) Deneysel = = Eg.(18a) Fit ———Es. (18a) Toplam e E5. (18a) Hata
= ===Es, (18b) Deneysel =+ = Es.(18b) Fit ——— Es. (18b) Toplam e Es. (18b) Hata
====Es. (18c) Deneysel =+ = Es. (18c) Fit Es. (18c) Toplam ® Es.(18c) Hata
== == E5. (18d) Deneysel = = Eg.(18d) Fit = E5. (18d) Toplam * Es. (18d) Hata

Kal. Doz

Rolatif belirsizlik / Hata (%)

0 0.25 0.5 0.75 1 1.25 15 1.75 2 2.25 25 275 3
Sogrulan doz (Gy)

Sekil 4.3. Cevap miktar1 olarak netAOD kullanan EBT3 GafChromic™ film
dozimetri sistemleri i¢in belirsizlik/hata analizinin gosterimi.
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42, KISIM 2: Fantom Simiilasyonu, Doz Profili Hesaplamalar1 ve
Ol¢iimlerinin Karsilastiriimasi

Tez caligmasinin bu kisminda O-MAR aracinin BT goriintiilerinin
tizerindeki gorsel etkisi gorsel ve sayisal olarak verildi. Kurulan RKF dozimetre
sistemi kullanilarak, calistigimiz doz seviyelerinde ve radyasyon enerjisinde en
dogru ve kesin sonucu veren netAT cevap niceligi ve logaritmik kalibrasyon
fonksiyonu kullanilarak doz profili ol¢iimleri yapilmistir. Yapilan OSlglimler
fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve diizeltilmemis (UC) goriintiilerinde yapilan
AAA ve AXB hesaplamalari ile dort seviyede {i¢ bolgede (alan i¢i, alan dis1 ve
penumbra bolgesi) karsilastirild.

4.2.1. O-MAR Isleminin Etkisi: Goriintii analizi

Ug ilgi bolgesi i¢in ortalama HU ve standart sapma degerleri dl¢iildii. Sekil
4.4’de aynm1 bolgeler ayni renklerdeki hesaplama alanlari ile verilmistir (Kirmizi:
implantin yani; yesil: implantin stii; mavi: implantin altr). UC ve O-MAR ile
diizeltilmis BT goriintiilerinin ortalama HU degerleri ve standart sapmalar1 Cizelge

4.1°de verilmigtir.
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(a) Ti5 UC (b) Ti5 O-MAR

(c) SS316L UC (d) SS316L O-MAR

Sekil 4.4. (a) Diizeltilmemis, (b) O-MAR ile diizeltilmis Ti5 implantli ve (c)
diizeltilmemis, (d) O-MAR ile diizeltilmis SS316L implanth
fantomlarin koronal BT goriintiileri.

Gorsel olarak incelendiginde (Sekil 4.4) O-MAR isleminin artefakt azaltma
basaris1 acikca goriilmektedir. Ozellikle SS316L implant malzemesi icin kalin koyu
artefaktlar azalmistir. Diizeltilmemis goriintiilerde (Sekil 4.4a ve Sekil 4.4c)
implant malzemenin iki yanma yanal yonde kalin koyu artefakt bantlari
olugsmustur. O-MAR ile diizeltilmis goriintiilerde bahsedilen koyu bantlar 6nemli
diizeyde azaltilmstir.

HU kalibrasyon egrisine gore, implant disinda kalan tiim fantom alani i¢in
HU degerleri ideal olarak 12 olmalidir (RW3 fantomunun HU kalibrasyon egrisine
gore Olciilen degeri). Cizelge 4.1 incelendiginde O-MAR goriintiilerinde HU'nun
ortalama degeri, UC goriintiilerine gore referans degere daha yakin goriilmektedir.

Ayrica standart sapma O-MAR islemi ile azalmistir.
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Cizelge 4.1. O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT goriintiilerinde ortalama HU ve
standart sapma degerleri.

HU Standart
implant Malzemeler Bélge 5 apma
ucC MAR ucC O-MAR
KIRMIZI 566 -131 394 108
Ti5 )
(Sekil 4.4a ve Sekil YESIL | 173 50 71 48
4.4b)
MAVi | 158 76 87 24
KIRMIZ| 887 -472 316 286
SS316L )
(Sekil 4.4¢c ve Sekil YESIL | 797 261 403 214
4.4d)
MAVI | 930 360 505 263

4.2.2. implant Malzemeden 1 cm Yukarida (Seviye 1) Profil Karsilastirmalari

Homojen RW3 ortami i¢cin ve Sekil 3.13’te gosterildigi gibi alanin
yarisinda Ti5 veya SS316L implant varken AAA ve AXB hesaplamalar ile elde
edilen demet profillerinin EBT3 film Ol¢limler ile karsilagtirmalari Seviye 1 igin
Sekil 4.5’te verilmektedir. implantli fantomlardaki karsilastirmalar O-MAR ile
diizeltilmis BT goriintiileri ve UC BT goriintiileri kullanilarak yapilan AAA ve
AXB hesaplamalar1 karsilastirilarak yapilmustir.
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Sekil 4.5. (a): Homojen RW3 ortami, (b) Ti5 implant ve (c¢) SS316L implant igeren
fantomlarda kiigiik alan 1sinlamalarinin EBT3 film ol¢iimleri ile AAA ve

AXB hesaplamalarinin Seviye 1 i¢in karsilastirilmasi.

Seviye 1°deki dlgiimlerimiz, 2x2 ¢cm?’den biiyiik alan boyutlar1 igin (AAA

ve AXB yapilandirmasi i¢in kullanilan en kiigiik alan boyutu), hesaplama

hatalarinin homojen RW3 ortaminda %1 dahilinde oldugunu gosterdi (Bkz. Sekil

4.53). Verim ol¢timlerine gore, Fogliata ve arkadaslari (2016), hem AAA hem de

AXB igin 2x2 c¢cm? kadar kiiciik alan boyutlar1 igin dogrulugun %1 iginde oldugunu

bildirdi. Ancak ¢alismalarinda, algoritmalar homojen ortamlarda bile <2x2 cm?

alan boyutlar1 i¢in doz miktarinin oldugundan fazla hesaplamistir. Seviye 1'in

capraz ¢izgi profilleri (Sekil 4.5a) analiz edildiginde, alamin i¢indeki fark, 1x1 cm?

icin %-8.9 olarak bulundu. 2x2 ¢cm? den biiyiik alan boyutlari i¢in, EBT3 6l¢giimleri

92



4. BULGULAR VE TARTISMA Yiicel AKDENIZ

ve algoritmalarin hesaplamalar1 arasindaki alanlardaki doz sapmalarinin daha az
6nemli oldugu bulundu (<% 1).

Sekil 4.5b'de gosterildigi gibi, Ti5 implant1 i¢in seviye 1'de hesaplanan
capraz ¢izgi profilleri, CT goriintiilerinin O-MAR ile diizeltilip diizeltiimedigine
bakilmaksizin her iki algoritma i¢in neredeyse tam ortiismektedir. Her ne kadar
hesaplanan ¢apraz c¢izgi profilleri Ti5 implanti i¢in tiim alan boyutlar1 i¢in
birbirleriyle ¢akissa da, SS316L implant1 materyali (Bkz. Sekil 4.5¢) i¢in ozellikle
alan iginde kiigiik farkliliklar gdstermistir. SS316L implanti ve >2x2 c¢m? alan
boyutlari i¢in hesaplanan doz profilleri, AXB/UC ile ortalama % 5.9 ve AAA/UC
ile % 2.2 olgimlerden farklilik gosteriyordu. AAA/O-MAR ve AXB/O-MAR,
sirastyla % -0.8 ve % -1.2 hata gostererek EBT3 dlgtimleri ile uyustu (bakiniz Sekil
3c). O-MAR araci, SS316L implant malzemesinin 1 cm fstiindeki doz
hesaplamalarinda olumlu bir etkiye sahip oldugu gézlenmistir.

Alan disindaki olgiilen dozlarla AAA ve AXB algoritmalariyla hesaplanan
dozlar karsilastirildiginda 1x1 cm? alan boyutu dahil c¢alisilan tiim alan
boyutlarinda aradaki farkin <% 1 oldugu bulundu. Alan disindaki doz
hesaplamalarinda O-MAR’1n hesaba etkisi olmadig1 gdzlenmistir.

Cizelge 4.2°de seviye 1°de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve
UC BT goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile
6l¢giilen penumbra degerleri verilmistir. Penumbra hesaplamalarinda da O-MAR’in
hesaba etkisi olmadigi gozlenmistir. Genel olarak yorumlandiginda AXB
algoritmasinin penumbra Ongoriilerinin AAA’ya gore Olglimlerle daha uyumlu
oldugu soylenebilir. SS316L implant malzemesi ig¢eren fantomun BT
goriintiilerinde yapilan tiim hesaplamalarda penumbra 0.4 mm’ye kadar (3x3 cm?
alan boyutu) oldugundan daha fazla dngdriilmiistir.

AAPM’m TG 142 numarali raporunda (2009) alan boyutlar1 igin
smmirlandirilan hata payr 1 mm’dir. Calismamizda seviye 1’de yapilan tim

hesaplamalar 6l¢iimlerle < 1 mm hata ile uyum igerisindedir.
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Cizelge 4.2. Seviye 1’de O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT goriintiilerinde AAA ve
AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile 6lgiilen penumbra

degerleri.
Penumbra (mm)
RW3 Ti5 implant SS316L implant

AAA/UC 29 2.9 3.2
% NE AAA/O-MAR ' 2.9 3.2
-~ O AXB/UC 30 3.0 3.2
AXB/O-MAR ' 3.0 3.4
EBT3 3.4 3.4 3.4
AAA/UC 27 2.7 3.2
N NE AAA/O-MAR ' 2.7 3.2
N O AXB/UC 238 2.8 3.4
AXB/O-MAR ' 2.8 3.2
EBT3 3.0 3 3
N AAA/UC 29 2.9 3.6
£ AAA/O-MAR ' 2.9 3.6
- AXB/UC 3.0 3.0 3.6
% AXB/O-MAR ' 3.0 3.6
EBT3 3.2 3.2 3.2
N AAA/UC 30 2.9 3.6
£ AAA/O-MAR ' 2.9 3.6
it AXB/UC 31 3.0 3.6
3 AXB/O-MAR ' 3.0 3.6
EBT3 3.3 3.3 3.3

4.2.3. Ust implant/Fantom Yiizeyinde (Seviye 2) Profil Karsilastirmalar
Birgok arastirmaci ¢alismalarinda (Lloyd SAM ve Ansbacher W., 2013;
Ojala J ve ark., 2014; Alhakeem EA ve ark. 2015; Keall PJ ve ark., 2003;
Rajamanickam T ve ark., 2018; Huang JY ve ark., 2016) yiiksek Zesr implant
materyallerinin iist kisimlarinda, ¢esitli biiyiiklilklerde bir doz artisi oldugunu
bildirmistir. Radyasyonun implant malzemeden geri sacilmasi dozda artiga neden
olur ve biiytikliigi 1s1n dzelliklerine ve ayrica implant malzemesinin yogunluguna
ve bilesimine baghdir. Sekil 4b'de gosterildigi gibi, ne AAA ne de AXB
algoritmalari, Ti5 implant malzemeden gelen elektron geri sagilmasindan dolay {ist
fantom-implant arayliziinde dozda bir artis olacagini ongdrmemektedir. Ti5
implanti icin O-MAR kullanimi, AAA ve AXB algoritmalar1 tarafindan hesaplanan

verileri seviye 2’de dikkate deger oOlglide etkilememistir. Ti5 implantin st
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arayiiziinde, AXB ve AAA hesaplamalar1 i¢in ortalama tahmin hatalari, alan
icinde, 1x1 cm? ila 4x4 ¢cm? arasindaki alanlar igin sirasiyla% 4.9, % 9.9, % 13.5 ve
% 13.8 olarak hesaplandi.

SS316L implant materyalinin gergek kalinligi (5 mm), BT gorintiilerinde
artefaktlarin bulunmasindan dolayr oldugundan daha fazla tahmin edildiginden
(bkz. Sekil 4.4c), seviye 2'deki AAA ve AXB hesaplamalar: arayiizde degil, veri
noktast sanki implant materyalinin igindeymis gibi yapilmistir. O-MAR, BT
goriintiilerde SS316L implantinin kalinligini1 tam olarak diizeltemedi (bkz. Sekil
4.4d). Her ne kadar SS316L implant goriintiisiiniin boyutu O-MAR ile tam olarak
diizeltilmediyse de, O-MAR diizeltilmis BT goriintiileri ile tist fantom-implant
arayliziindeki doz tahminleri EBT3 6l¢iimlerine UC ile oldugundan daha yakindi.
SS316L implanti ve 2x2 cm?’den daha biiyiik alanlar igin, EBT3 6lgiimleri ile
AAA/UC ve AXB/UC tahminleri arasindaki ortalama fark sirasiyla %18.2 ve
%23.1 idi. Bu tahminler sirasiyla AAA/O-MAR ve AXB/O-MAR igin % 12.7 ve
% 16.9 idi(bkz. Sekil 4.6c).
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Sekil 4.6. (a): Homojen RW3 ortami, (b) Ti5 implant ve (c) SS316L implant igeren
fantomlarda kiiciik alan 1sinlamalariin EBT3 film Slgiimleri ile AAA ve

AXB hesaplamalarinin Seviye 2 igin karsilastiriimasi.

Alan iginde baslica uyumsuzluklardan biri, SS316L implantinin yanindaki

dozdu, UC goriintiileri kullanilarak yapilan AXB hesaplamalarinda doz 6nemli

Olclide daha az ongoriilmiistiir (% 30.5). (Sekil 4.6¢'deki kirmiz1 noktali gizgilere

bakiniz). Sekil 4.4c'de, SS316L implantinin yaninda(kirmizi renkli kare), implant

ekseni boyunca BT de iiretilen demetin zayiflamasinin sonucu olabilecek genis bir

koyu ¢izgi artefaktr goriilebilir. Bu AXB / UC ile yapilan hesaplamalarin dozu

oldugundan daha az hesaplamasinin nedeni olabilir.
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Seviye 1’e benzer sekilde hem Ti5 hem de SS316L implant1 icin AAA/UC,
AAA/O-MAR ve AXB/O-MAR ile hesaplanan demet profilleri alan disinda EBT3
film Slglimleri ile ¢ok iyi uyum saglamistir (<%1). Ancak, AXB/UC hesaplamalari
alan disindaki dozu SS316L implant malzemeden kaynaklanana koyu bant
artefaktlarin oldugu kisimlarda oldugundan fazla hesaplamistir (ortalama %4.3).

Cizelge 4.3. Seviye 2’de O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT goériintiilerinde AAA ve
AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile 6l¢iilen penumbra

degerleri.
Penumbra (mm)
RW3 Ti5 implant SS316L implant

AAA/UC 29 2.9 3.2
YL AAAO-MAR ' 2.9 3.2
— S AXBIUC 3.0 3.6 8.0
AXB/O-MAR ' 3.0 3.4
EBT3 3.5 3.5 3.5
AAA/UC o8 2.8 3.2
N AAA/O-MAR ' 2.8 3.2
NG AXB/UC 29 3.7 10.3
AXB/O-MAR : 2.9 3.4
EBT3 3.0 3.0 3.0
R AAA/UC 31 3.1 3.7
E  AAA/O-MAR : 3.1 3.7
- AXBIUC 31 3.7 12.3
X AXB/O-MAR : 3.0 3.7
EBT3 3.2 3.2 3.2
R AAA/UC 32 3.2 3.6
£  AAA/O-MAR : 3.2 3.6
it AXB/UC 32 3.2 14.6
X AXB/O-MAR ' 3.2 3.6
EBT3 3.3 3.3 3.3

Cizelge 4.3°de seviye 2°de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve
UC BT goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile
Olciilen penumbra degerleri verilmistir. Calismamizda, penumbra hesaplamalarinda
O-MAR’in hesaba etkisinin AXB algoritmasi i¢in olduk¢a o6nemli oldugu

bulunmustur. Genel olarak yorumlandiginda AXB algoritmasinin penumra
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ongoriilerinin 6zellikle SS316L implant igeren fantomlarin UC goriintiilerinde cm
boyutunda hatalar olabilecegi goriilmektedir. Seviye 2°de, AXB/O-MAR, AAA/O-
MAR ve AAA/UC goriintiileri lizerinde yapilan profil hesaplar1 EBT3 6l¢giimleri ile

karsilastirildiginda hesaplama hatalari 1 mm’nin i¢inde kalmistir.

4.2.4. Alt implant/Fantom Yiizeyinde (Seviye 3) Profil Karsilastirmalar

Sekil. 4.7b ve Sekil 4.7c'de gosterildigi iizere, implant malzeme tarafindan
radyasyonu sogrulmasindan dolayr EBT3 filmi oOlgtimleri alt implant-fantom
arayliziinde dozda azalma olmaktadir. AAA ve AXB algoritmalari, bahsedilen doz
azalmasint dogru hesaplayamamis ve seviye 3’de doz degerini oldugundan daha
fazla tahmin etmistir.

Implant materyallerinin alt arayiizii ve alan i¢i icin asagidaki detayh
bilgileri elde ettik: (i) Ti5 implantt i¢cin AXB/O-MAR profili hesaplamalari
AXB/UC'ye benzerdi ve EBT3 6l¢iimleriyle AAA'dan (ortalama % -12.1) daha iyi
bir uyum saglamustir (ortalama% -5.5). (ii) AAA/O-MAR hesaplamalari, Ti5
implant i¢in AAA/UC (ortalama% -11.5) hesaplamalar ile karsilastirildiginda daha
fazla (ortalama% -13.3) sapma gosterdi. (iii) SS316L implant igin AXB/UC profil
hesaplamalari, EBT3 Ol¢iimleriyle ortalama % -7.0 fark gosterdi. AXB/UC
hesaplamalar1 sadece alan i¢i bolgede, alt implant-fantom arayiizeyinde, AXB/O-
MAR (% -11.2), AAA / UC (% -10.9) ve AAA/O-MAR (% -16.8) hesaplarindan
daha dogru doz 6ng6rmiistiir.

Implant yan tarafindaki profil karsilastirmalarinda da farkliliklar vard.
Olgiimler ve hesaplamalar arasindaki ortalama doz farklari, SS316L implant i¢in%
-1.1 (AXB/O-MAR) ve % 22.3 (AXB/UC) idi. BT goriintiilerinde O-MAR ile
dikkate deger gorsel diizeltmeler, Sek. 4.4a, 4.4b, 4.4c ve 4.4d karsilastirildiginda
acikca goriilmekte idi. O-MAR’in alan i¢i doz profili karsilastirmalarinda da
Ozellikle AXB algoritmasi i¢in oldukca etkin oldugu goriilmektedir (Sekil 4.7).
AXB/UC doz hesaplamalarinda BT matrisini doz hesaplama matrisine

donistirmek i¢in UC BT gorintiileri kullanildi. Sonu¢ olarak, hesaplamalar
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implant malzemesinin hemen yaninda bir hava boslugu varmis gibi yapilmis oldu.
Tutarsizliklarin nedeni bu olabilir. Alan i¢inde AAA/UC ve AAA/O-MAR
hesaplamalar1 arasindaki ortalama fark, implant malzemesinin belirtilen tarafinda
<% 2'dir. BT gorintiileri icin O-MAR kullanim1 AXB hesaplamalari iizerinde etkili
oldu, ancak bu bolgedeki AAA hesaplamalar1 i¢in sonuglari onemli OSlclide

degistirmedi.
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Sekil 4.7. (a): Homojen RW3 ortamu, (b) Ti5 implant ve (c¢) SS316L implant i¢eren
fantomlarda kiigiik alan 1ginlamalarinin EBT3 film Glgtimleri ile AAA ve
AXB hesaplamalarinin Seviye 3 i¢in karsilastiriimasi.

Alan dist doz profilleri incelendiginde AAA/UC, AAA/O-MAR ve
AXB/O-MAR hesaplar1 EBT3 ol¢iimleri ile uyum igindeydi. Ancak, AXB/UC
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hesaplamalart EBT3 film Sl¢limleri ile ortalama % -2.0 ile % -8 arasinda farklilik

gosteriyordu.

Cizelge 4.4. Seviye 3’de O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT goériintiilerinde AAA ve
AXB hesaplamalartyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile dl¢iilen penumbra

degerleri.
Penumbra (mm)
RW3 Ti5 implant SS316L implant

AAA/UC 31 3.0 3.2
% NE AAA/O-MAR ’ 3.1 3.2
~ O AXB/UC 39 12.0 8.0
AXB/O-MAR ’ 3.0 3.4
EBT3 3.5 3.5 35
AAA/UC 29 3.0 34
N NE AAA/O-MAR ’ 3.1 3.3
N © AXB/UC 3.0 12.8 14.1
AXB/O-MAR ) 3.0 3.4
EBT3 3.1 3.1 3.0
N AAA/UC 31 3.2 3.7
= AAA/O-MAR ) 3.2 3.7
- AXBIUC 31 8.0 12.3
x AXB/O-MAR ) 3.2 3.7
EBT3 3.2 3.2 3.2
N AAA/UC 39 34 3.6
£  AAA/O-MAR : 3.2 3.6
it AXB/UC 3.2 7.2 15.3
é_ AXB/O-MAR ) 3.2 3.6
EBT3 3.3 3.3 3.3

Cizelge 4.4’de seviye 3’de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve
UC BT goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile
6l¢iilen penumbra degerleri verilmistir. Caligmamizda Seviye 3’de de, penumbra
hesaplamalarinda O-MAR’in hesaba etkisinin AXB algoritmasi i¢in oldukc¢a
onemli oldugu bulunmustur. AXB/UC penumbra hesaplamalarinin implant i¢eren
fantomlarin cm boyutunda hatalar oldugu goriilmektedir. AXB/O-MAR, AAA/O-
MAR ve AXB/UC goriintiileri lizerinde yapilan profil hesaplar1 EBT3 dl¢timleri ile

karsilastirildiginda hesaplama hatalar1 1 mm’nin i¢inde kalmigtir.
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4.2.5. implant Malzemeden 1 cm Asagida (Seviye 4) Profil Karsilastirmalari

Seviye 4 i¢in yapilan doz profilleri olgtimleri ve hesaplamalari, RW3
homojen fantom ve Ti5 implant igeren fantom igim >2x2 c¢cm? alan boyutlarinda
hem AAA hem de AXB algoritmalariyla (bkz. Sekil 4.8b) iyi bir uyum saglamistir.
Ayrica Sekil 4.8b'den, Ti5 implant igin seviye 4’de alan disinda hesaplanan doz
profillerini O-MAR kullaniminin biiyiik 6lgtide etkilemedigi de goriilebilir (<%1).
Ancak alan iginde, AXB/UC hesaplamalar1 ile karsilagtirildiginda (ortalama %
2.0), AXB/O-MAR (ortalama % -0.5) hesaplamalari EBT3 6lglimlerine daha yakin
bulundu. Benzer sekilde, AAA/O-MAR hesaplamalar1 (ortalama% -0.3 fark),
EBT3 6l¢timlerine AAA/UC hesaplarina gore (ortalama % 0.5 fark) daha yakindi.
Genel olarak incelendiginde Ti5 implant kullanildiginda O-MAR isleminin Seviye
4 i¢in yapilan hesaplamalar iizerinde olumlu bir etkisi oldugu goriilmiistiir.

Doz degerleri, SS316L implantinin 1 cm altinda, alan iginde, AXB/O-
MAR (ortalama % 0.3) ve AXB/UC (ortalama % 6.0) hesaplamalari tarafindan
oldugundan daha az hesaplanmigtir. UC CT goériintiilerinde SS316L implantinin
kalinlig1 fazla oldugundan, implant malzemesinden kaynaklanan 1gin zayiflamasi
gercek degerden daha yiiksek olarak hesaplanmig olabilir. EBT3 6lgiimleri ve AAA
hesaplamalar1 arasindaki ortalama % 2.1 (AAA/O-MAR) ve % 5.9 (AAA/UC) fark
hesaplanmigtir. O-MAR isleminin SS316L implantinin 1 c¢cm altindaki hesaplama
dogrulugunu arttirdig1 diigiiniilebilir.

Seviye 4’de implant malzemesinin yaninda tahmin edilen alan dig1 dozlar
incelendiginde, tiim alan boyutlari i¢in belirgin bir etki olmamistir. Caligmamizda
kullandigimiz AAA ve AXB doz hesap algoritmalart hem UC hem de O-MAR ile
diizeltilmis gorintiilerde alan dis1 dozlar ortalama % 1°den kiiglik hata ile

hesaplamistir (bknz. Sekil 4.8).

101



4. BULGULAR VE TARTISMA Yiicel AKDENIZ

Y R — AAA/UC — = — AXB/0-MAR AXBUC  mmmen AsAfuC — — = B/O-MAR
e e T2 — — AAA/O-MAR EBT3 — — ARA/O-MAR EBT3
%0 90 %0
s 1x1em? 0 | 1x1com? 30 1x1em?
_n _ 704 _n
£ 50 N\ £ 60 5 £60 o5y
o [ o o
g0 Ha! B0 Bso
s 40 [ = 40 = 40
ki [ = B
EEY I B 3 EEY
20 \ 20 | 20 \
10 | 10 4 ] \ 10 A\
0 = 1] o
s 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5
Mesafe (em) Mesafe (em) Mesafe (cm)
[y S— AAR/UC = AXB/O-MAR eereees AXB{UC —--m- AAAUC - — — AXB/O-MAR
MM e AXE €873 —— AAASO-MAR EBT3 —— AAA/D-MAR EBT3
100 100 100
%0 2x2m? %0 2x2m? % 2x2em’
80 80 &0
g 70 2 g 70 oy B =
= 60 { \ 5 60 e 5 60 47 ﬁ
g i i g H s
S s i i S 50 \ S s0 2
i a0 ! '= 5 a0 ® 40
2 30 { ] 2 30 2 30
20 " y 20 4 20
10 \, 10 ) 10
0 remmmm—ma = ————— 0 —= (]
s 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 s 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 s 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5
Mesafe (cm) Mesafe (cm) Mesafe (cm)
oo AXB/UC  mmmm AAA/UC = = = AXB/O-MAR C = ==e=e ARAJUC = = = AXB/O-MAR
B S AXB 3] — — AAAJO-MAR €673 — — AAA/D-MAR EBT3
100 ) 100 100
a0 3x3cm? 90 | 3x3em? %0 Ix3em?
80 80 &0
T o0 . e 7 e = =
g0 o \ ) = z w0 e
g &0 H \ g o g o =
2 50 i { S 50 2 s v
Z 4 H i Z 40 2 40
2 30 ! | 2 304 2 30
20 J i 20 20
10 / kY 10 4 10
0 hmmmmmmmm=— e, 0 — o S
s 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 5 4 3 2 1 0 3 4 s
Mesafe (cm) Mesafe (cm) Mesafe (cm)
oo AXBUE  mmmes AAAJUC = = = AXB/O-MAR oo AKBUC  m=eee ARAJUC = = = AXB/O-MAR
s AL e AR EET3 — e AAASO-MAR EBT3 — = AAAJO-MAR EBTS
100 100 100
0 4x4cm? a0 | 4% 4 cm? %0 4xdcm?
o U _ % == _ & Y
g / "\ g ™9 =4 g 7 47T
E H i ie® - g o =\
2 s i ¢ S 5o | 2 s s
R I | % 40 E 40
2 30 1 \ 2 304 2 30
20 H A 20 20
10 / \ 10 10
P — S—— 0 - — 0 .
5 4 3 2 4 0 1 2 3 4 5 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5 5 4 3 2 1 0 1 2 3 4 5
Mesafe (cm) Mesafe (cm) Mesafe {cm)
(a) (b) (c)

Sekil 4.8. (a): Homojen RW3 ortamu, (b) Ti5 implant ve (¢) SS316L implant i¢eren
fantomlarda kiiciik alan 1ginlamalarinin EBT3 film dlgiimleri ile AAA ve
AXB hesaplamalarinin Seviye 4 igin karsilastirilmasi.

Cizelge 4.5’de seviye 4°de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve
UC BT goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile
Olciilen penumbra degerleri verilmistir. Seviye 1’e benzer olarak Seviye 4’de de
penumbra hesaplamalarinda da O-MAR’in hesaba etkisi olmadigr gézlenmistir.
SS316L implant malzemesi iceren fantomun BT goriitillerinde yapilan tim
hesaplamalarda penumbra 0.9 mm hata ile (4x4 ¢cm? alan boyutu) oldugundan daha
fazla Ongorilmiistiir.

Calismamizda seviye 4’de yapilan tim penumbra

hesaplamalari 6l¢iimlerle < 1 mm hata ile uyum igerisindedir.
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Cizelge 4.5. Seviye 4’de O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT goriintiilerinde AAA ve
AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3 film ile dl¢iilen penumbra

degerleri.
Penumbra (mm)
RW3 Ti5 implant SS316L implant

AAA/UC 39 3.0 3.3
% NE AAA/O-MAR ' 3.1 3.4
-~ O AXB/UC 39 3.1 3.2
AXB/O-MAR ' 3.0 3.0
EBT3 3.5 3.5 3.5
AAA/UC 39 3.0 3.2
N NE AAA/O-MAR ' 3.1 3.3
N O AXB/UC 31 3.0 3.3
AXB/O-MAR ' 3.0 3.2
EBT3 3.2 3.2 3.3
N AAA/UC 39 3.2 3.5
£ AAA/O-MAR ' 3.2 3.5
ot AXBIUC 32 3.2 3.4
% AXB/O-MAR ' 3.2 3.4
EBT3 3.3 3.4 3.4
N AAA/UC 33 3.2 3.6
£ AAA/O-MAR ' 3.2 3.6
it AXB/UC 34 3.2 4.5
3 AXB/O-MAR ' 3.2 3.6
EBT3 3.4 3.5 3.6
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5. SONUCLAR VE ONERILER

Bu doktora g¢alismasinin birinci kisminda hata ve belirsizlik analizleri
yapilarak dogru ve kesin sonuglar veren bir referans radyokromik dozimetre
sistemi kurulmustur. Literatiirde GafChromic EBT3 kalibrasyonunda kullanilan iki
cevap niceliginin (netAT ve netAOD) ve {i¢ kalibrasyon fonksiyonunun (Rasyonel,
polinom ve Lambert W) performanslart incelenmistir. Kesin ve dogru sonuclar
verebilecek bir logaritmik fonksiyon Onerilmistir. Calismada birinci kisimda elde

ettigimiz sonuc¢larimizi ve onerilerimizi maddeler halinde degerlendirirsek;

e Polinom fonksiyonla birlikte netAOD kullanilmasi durumunda doz
miktarina bagh olarak % £3.3 ile £6.5 arasinda hassasiyetle doz tayini
dogru olarak yapilabildigi bulunmustur.

e NetAOD’nin Lambert W ve logaritmik kalibrasyon fonksiyonu ile
kullanilmas1 1.5 Gy ile 1.75 Gy arasinda dogru sonuglar
vermemektedir.

e  GafChromic EBT3 film ve 0-3 Gy arasinda yapilan hata ve belirsizlik
analizlerde netAT nin performansinin polinom fonksiyon hari¢ tiim
kalibrasyon fonksiyonlar1 i¢in daha iyi sonug verdigi bulunmustur.

e  (Calisilan film modeli ve doz araliginda filmin radyasyona cevabini en
iyi modellemenin onerdigimiz logaritmik kalibrasyon fonksiyonunun
netAT cevap niceligi ile kullanilmasi durumunda miimkiin oldugu
goriilmiistiir.

e  Genis bir doz araliginda (0.25 Gy — 3 Gy) netAT ile birlikte logaritmik
fonksiyonun kullanilmasi bilinmeyen bir dozun GafChromic EBT3
film dozimetresi ile belirlenmesinde en yiiksek kesinlikle (+%1) dogru

sonuglar1 vermektedir.
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e  Alternatif olarak Tomic ve arkdaslarinin (2014) 6nerdigi Lambert W
fonksiyonu  arastirmacilarin  kendilerinin  de  belirttigi  gibi
dogrusallagtirilabilir oldugu icin ve +%2 kesinlikle 0.25 ile 3 Gy
arasinda dogru sonugclar verdigi i¢in kullanilabilir.

e (Calismamizin devaminda kiigiik alanda implant malzemelerin
varliginda yaptigimiz profil oOlgiimlerinde kurulan radyokromik
dozimetre sistemi ile logaritmik fonksiyonu ve netAT cevap niceligini
kullandik.

Calismamizin ikinci kisminda Ti5 ve SS316L implant malzeme igeren
RW3 fantomun BT goriintiileri ¢ekildi. O-MAR ile diizeltilmis ve diizeltilmemis
BT goriintiileri HU dogrulugu acisindan degerlendirildi. 3D doz hesaplamalari
AAA ve AXB algoritmalariyla hem O-MAR ile diizeltilmis hemde diizeltilmemis
BT goriintiilerinde yapildi. Implant-fantom arayiizlerinde ve implantin 1 cm
yukarisinda ve 1 cm asagisinda hesaplanan doz profilleri kurulan RKF dozimetre
ile 6l¢iilen doz profilleri ile karsilastirildi. Calisilan kiiciik alanlarda alan i¢i, alan
dis1 doz degerleri ve dlgiilen penumbra degerleri karsilastirildi.

Algoritmalari homojen ortamda hesaplama hatasimin belirlemek i¢gin RW3
ortam1 modellendi. implantli fantomlarda yapilan hesaplamalar RW3 ortaminda da
tekrarlandi. Homojen RW3 ortamindaki dlglimlerimiz ve hesaplamalarimiz, 1x1
cm? alan biiyiikliigiinde yapilan hesaplarda hatamn biiyiik miktarinin, kiigiik alan
modellemesindeki smirlamalar nedeniyle oldugunu gostermistir. AAA ve AXB
algoritmalarinin kurulmasinda kullanilan minimum alan boyutu 2x2 cm?dir.
Hesaplama hatalar1 prensip olarak, 1x1 ¢cm? alan biiyiikliigii gibi kiigiik boyutlarin
orijinal algoritma yapilandirmasina eklenmesi ile en aza indirilebilir.

O-MAR islemi ile diizeltilmis BT goriintillerinde HU'nun degerinin,
diizeltilmemis BT goriintiilerine gore referans degere (RW3 i¢in HU=12) daha

yakin oldugu goriilmektedir. Ayrica ortalama HU hesaplanan bolgelerde standart
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sapma O-MAR islemi ile azalmigtir. Gorsel olarak incelendiginde BT
goriintiilerindeki koyu bant artefaktlarin onemli dl¢iide azaldigi goriilmektedir.

Cizelge 5.1, O-MAR ile diizelteme isleminin, Ti5 ve SS316L
implantlarinin yakin ¢evresinde, alan i¢i doz hesaplama dogrulugundaki degisimin
biytikligiini ve yoniinii 6zetlemektedir. O-MAR kullaniminin her iki metal i¢in de
HU dogrulugunu arttirmistir, ancak bazi bolgeler icin hesaplama dogrulugunu
arttirmadigi tespit edilmistir.

Cizelge 5.1. O-MAR islemi ile alan i¢i doz hesaplama dogrulugundaki degisim.

AAA AXB
Bolgeler
Ti5 SS316L Ti5 SS316L
implant malzemenin 1
° ° ° °
cm iistii (Seviye 1)
On implant-fantom
° oo ° oo
arayiizii (Seviye 2)
Arka implant-fantom
o oo o0 oo
arayiizii (Seviye 3)
implant malzemenin 1
° oo ° oo
cm alt1 (Seviye 4)

o: dogrulukta artig, @e: dogrulukta ¢ok artig, o: dogrulukta azals , oo: dogrulukta ¢ok azalig

Yapilan incelemelerimizde O-MAR 06zellikle alan igi bolgede etkindi.
Seviye 3’deki AAA hesaplamalari hari¢ her bolgede dogrulugu artirmustir.
Incelemelerimiz sonucunda, AAA ile hesaplama yaparken arka implant-fantom
araylziine risk altindaki organlar ¢ok yakin iken O-MAR ile diizeltilmis

goriintiilerin kullanilmamas1 onerilir.
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BT vokselini doz hesaplama vokseline ¢evirmek bir ortalama alma
islemidir. Sonug olarak, hesaplama algoritmasinda yumusatilmis elektron ve kiitle
araylzleri olusur. Hesaplama algoritmalarinin arayiizlerde yaptigi hatalar sonlu
1zgara boyutu ile (Eclipse TPS i¢in minimum 0.1 cm) aciklanabilir. Ancak,
calismamizda ayni 1zgara boyutu ile AAA ve AXB algoritmalari ile hesaplamalar
yapilmigtir. Bu nedenle, Seviye 3’de O-MAR/BT goriintiilerinde AAA hesaplarinin
UC/BT goriintiilerine gore daha fazla hesaplama hatast yapmasi implantin
kalinliginin oldugundan daha fazla 6ngériilmesi ile birlikte AAA’nm ikincil bulid-
up olusumunu modelleyememesi ile agiklanabilir. Literatirde AAA’nin ikincil
build-up’t AXB kadar iyi modelleyemedigini rapor eden galigmalar vardir (Bush
ve ark., 2011; Fogliata ve ark., 2011; Huang ve ark., 2016; Kan M\W.K ve ark.,
2012; Rana ve ark., 2013).

AAA algoritmasinin  O-MAR ile kullanilmasinin  zorunlu oldugu
durumlarda implant orijinal kalinligi, boyutu ve konumu ile planlama sisteminde
cizilmesi ve bilinen elektron ve kiitle yogunlugunun atanmasi hesaplama
dogrulugunu artirabilir.

Seviye 1 igin yapilan incelemelerin alan disindaki ve penumbra

bolgesindeki sonuglari agagida maddeler halinde degerlendirilmistir.

e Alan disindaki Olgiilen dozlarla AAA ve AXB algoritmalariyla
hesaplanan dozlar karsilastirildiginda 1x1 cm? alan boyutu dahil
calisilan tiim alan boyutlarinda aradaki farkin <% 1 oldugu bulundu.
Ayrica, Alan disindaki doz hesaplamalarinda O-MAR’1n hesaba etkisi
olmadig1 gézlenmistir.

e Seviye 1°de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT
goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3
film ile dlgiilen penumbra karsilastirmalarinda da O-MAR’1n hesaba

etkisi olmadigi gézlenmistir.
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Genel olarak yorumlandiginda AXB algoritmasinin penumbra
ongoriilerinin AAA’ya gore Olglimlerle daha uyumlu oldugu
sOylenebilir.

SS316L implant malzemesi iceren fantomun BT goriintiilerinde
yapilan tiim hesaplamalarda penumbra 0.4 mm’ye kadar (3x3 cm?
alan boyutu) oldugundan daha fazla 6ngorillmiistiir.

AAPM’in TG 142 numarali raporunda (2009) alan boyutlar1 igin
sinirlandirilan hata payr 1 mm’dir. Calismamizda seviye 1°de yapilan
tim penumbra hesaplamalar1 6l¢iimlerle 1 mm’den kiiciik hata ile

uyum icerisindedir.

Seviye 2 igin yapilan incelemelerin alan digindaki ve penumbra

bolgesindeki sonuglari ve dneriler asagida maddeler halinde degerlendirilmistir:

Alan iginde, Ti5 ve SS316L implant malzemelerden geri sagilan
elektronlarin iist implant-fantom yiizeyinde olusturdugu doz artigi hem
AAA hem de AXB algoritmasi ile hesaplanamamis ve % 30.5’e varan
doz hatalar1 hesaplanmstir.

Seviye 1’e benzer sekilde hem Ti5 hem de SS316L implant1 igin
AAA/UC ve AAA/O-MAR ile hesaplanan demet profilleri alan
disinda EBT3 film Sl¢iimleri ile ¢ok iyi uyum saglamistir (<%]1).
O-MAR ile diizeltilmis BT goriintiileri iizerinde yapilan AXB
hesaplamalar1 da alan disinda Slgtimlerle %1°den kiigiik farkla uyum
igindeydi. Ancak, AXB/UC hesaplamalar1 alan disindaki dozu
SS316L implant malzemeden kaynaklanan koyu bant artefaktlarin
oldugu kisimlarda oldugundan fazla hesaplamistir (ortalama %4.3).
Doz hesaplama algoritmalar1 su esdegeri fantomun BT goriintiilerinde

koyu bant artefaktlarin1 hatali olarak hava esdegerine yakin olarak
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gbérmektedir. Havanin elektron yogunlugu suya gore oldukca diisiiktiir.
Bu durumda, ortamda yanal sagilan elektronlarin menzilleri havada
sudakinden daha fazla hesaplanacaktir. Alan dist dozun UC
gortintiilerde oldugundan daha fazla hesaplanmasinin nedeni yukarida
anlatilan durum olmas1 muhtemeldir.

e Seviye 2’de, AXB/O-MAR, AAA/O-MAR ve AXB/UC goriintiileri
tizerinde yapilan penumbra hesaplart EBT3 Olgiimleri ile
karsilastirildiginda hesaplama hatalar1 1 mm’nin i¢inde kalmistir.

e Seviye 2’de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT
goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3
film ile Olciilen penumbra degerleri karsilastirildiginda, O-MAR’1n
hesaba etkisinin AXB algoritmast i¢in olduk¢a Onemli oldugu
bulunmustur. AXB algoritmasinin penumbra 6ngoriilerinin ozellikle
SS316L implant iceren fantomlarin UC goriintiilerinde cm boyutunda
hatalar olabilecegi goriilmektedir. Bu nedenle, AXB algoritmasini
kullanmay1 tercih eden klinikler i¢in O-MAR, o6zellikle implantlar
paslanmaz ¢elik olan hastalarda, koyu bant artefaktlarini azaltmak igin
kullanilmalidir.

e  Birgok ¢aligmada ((Bush ve ark., 2011; Fogliata ve ark., 2011; Huang
ve ark., 2016; Kan M.W.K ve ark., 2012; Rana ve ark., 2013)), sanal
olarak olusturulan hava bosluklari i¢eren fantomlarda ya da burun
boslugu gibi tanimlanmig klinik vakalarin bazilari igin AXB ve AAA
hesaplamalarinin dogrulugu arastirilmistir. Arastirmacilar, AAA'nin
bir hava boslugunda doz diislisiinii 6ngéremedigi rapor etmektedir.
Bizim ¢alismamizda da koyu bant artefakt bolgelerinin HU degeri
diisiik elektron yogunluguna (havaya yakin) karsilik gelir. AAA
hesaplamalarinda hava bosluklarinda oldugundan daha ¢ok doz tahmin
edilmesi, bizim ¢aligmamizda genis koyu bant artefaktlari i¢in daha iyi

doz tahminlerine neden olabilir. Koyu bant artefakt bolgelerinde AAA
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hesaplamalarinin EBT3 ol¢tiimleri ile AXB’ye gore daha iyi uyum

saglamasinin nedeni bu olabilir.

Seviye 3 igin yapilan incelemelerin alan digindaki ve penumbra

bolgesindeki sonuglari ve dneriler asagida maddeler halinde degerlendirilmistir:

e Alan icinde, Ti5 ve SS316L implant malzemeyi gegtikten sonra tekrar
RW3 ortama giren foton demetinin akisi azalir ve ortamda birakilan
dozun azalmasi beklenir. Seviye 3’deki doz disiisiini, AXB
algoritmasi dl¢timler daha yakin 6ngorse de (%-5.5), algoritmalar ile
dogru hesaplanamamis ve % -16.8’¢ (AAA/O-MAR) varan doz
hatalaria neden olmustur.

e Seviye 1 ve seviye 2’ye benzer sekilde hem Ti5 hem de SS316L
implanti i¢in AAA/UC, AAA/O-MAR ve AXB/O-MAR ile
hesaplanan demet profilleri alan disinda EBT3 film 6l¢iimleri ile ¢ok
iyl uyum saglamistir (<%]1).

e Ancak, Seviye 2’de oldugu gibi AXB/UC hesaplamalar1 EBT3 film
Olgtimleri ile farklilik goésterdi ve % -2.0 ile % -8 arasinda fark
hesaplandi.

e Seviye 3°de, farkli fantomlarin O-MAR ile diizeltilmis ve UC BT
goriintlilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla 6ngoriilen ve EBT3
film ile Olgiilen penumbra degerleri analiz edildi. AXB/O-MAR,
AAA/O-MAR ve AXB/UC goriintiileri tizerinde yapilan profil
hesaplar1 EBT3 6l¢iimleri ile karsilastirildiginda hesaplama hatalar1 1
mm’nin i¢inde kalmstir.

e  (Calismamizda Seviye 3’de de, penumbra hesaplamalarinda O-MAR’1n

hesaba etkisinin AXB algoritmast i¢in olduk¢a Onemli oldugu
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bulunmustur. Implant igeren fantomlarin AXB/UC penumbra

hesaplamalarinda cm boyutunda hatalar oldugu goriilmektedir.

Seviye 4 igin yapilan incelemelerin alan digindaki ve penumbra

bolgesindeki sonuglar agagida maddeler halinde degerlendirilmistir:

Alan disindaki olgiilen dozlarla AAA ve AXB algoritmalariyla hesaplanan
dozlar karsilastirildiginda g¢aligilan tiim alan boyutlarinda aradaki farkin
diger ii¢ seviyede oldugu gibi <% 1 oldugu bulundu. Ayrica, genel olarak
yorumlandiginda alan digindaki doz hesaplamalarinda O-MAR’1n hesaba
etkisi olmadig1 gézlenmistir.

Penumbra hesaplamalarinda en ¢ok hata, SS316L implant malzemesi
iceren fantomun UC BT goriintiilerinde yapilan hesaplamalarda 0.9 mm’e
(4x4 c¢m? alan boyutu, AXB/UC) olarak bulunmustur. Tiim penumbra
hatalar1 1 mm’nin i¢indedir.

Seviye 4’de, genel olarak yorumlandiginda, farkli fantomlarin O-MAR ile
diizeltilmis ve UC BT goriintiilerinde AAA ve AXB hesaplamalariyla
ongoriilen ve EBT3 film ile 6lgiilen penumbra karsilagtirmalarinda da O-

MAR’1n hesaba anlamli etkisi olmadigi gézlenmistir.
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