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OZET

RADYOTERAPI TEDAVI PLANLAMASI iCiIN HOUNSFIELD UNIT VE
ROLATIF ELEKTRON YOGUNLUGU ARASINDAKI iLiSKi

Cigdem AYDOGDU
Canakkale Onsekiz Mart Universitesi
Lisanstistii Egitim Enstitiisii

Fizik Anabilim Dali1 Yiiksek Lisans Tezi

Danigsman: Prof. Dr. Emine Dilara ATALAY
Ikinci Danigsman: Dr. Ogr. Uyesi Ismail Faruk DURMUS
26/08/2022, 119

Radyoterapi de tedavi planlamasi, tomografi taramalarindan elde edilen geometrik
ve yogunluk bilgisine dayanmaktadir. Bilgisayarli tomografi (BT/CT) verileri, radyoterapide
tedavi planlama sistemi (TPS) vasitasiyla hastanin viicudunda sogurulan dozu hesaplamak
icin kullanilmaktadir. Bir BT taramasi sonucu elde edilen BT Numaras: (Hounsfield Unit:
HU) degerleri siyah ile beyaz arasinda skalaya doniistiiriilerek goriintii elde edilmektedir.
Her bir doku ve organ i¢in ayr1 bir gri tonunda renk atanmaktadir. Dokular arasinda kontrast
farki ile doku ve organlar birbirinden ayirt edilebilmektedir. Her bir dokunun kiitle
yogunlugu ve elektron yogunlugu (Electron Density: ED) farklidir. Bu farkli yogunluklar
radyasyonun sogurulmasinda ve sa¢ilmasinda farkliliklara yol agmaktadir. Her bir doku ve
organdaki doz dagilimim hesaplamak i¢in, HU-ED kalibrasyonu farkli dokulara esdeger
materyaller iceren 6zel fantomlarla yapilabilmektedir. Temelde spesifik fantomda ED
degerleri belirli olan materyallerin HU degerleri BT taramasi ile belirlenmektedir. Daha
sonra fantomda belirli olan materyallere gore HU-ED kalibrasyonu yapilmaktadir. Bu
kalibrasyon igleminde bircok degisken parametre vardir. Enerji, akim, tarama alan1 genisligi
en temel parametrelerdir. Bu parametrelerin birbiriyle ve homojen olmayan materyallerde,
ozellikle kemik yogunlugu olan materyallerde HU-ED egrisini nasil etkiledigi

aragtirilacaktir.



Radyoterapide tedavinin basarisi timorii kontrol altina almak igin uygulanan doz ile
direkt iligkilidir. Timorli kontrol altina alma ihtimalini artirmak ve olusabilecek
komplikasyon riskini azaltmak i¢in HU-ED egrisinde belirsizlikleri belirleyerek TPS’ye
dogru tanitilmasi gerekmektedir. BT’de 6zel yogunluklara sahip homojen olmayan
fantomlar ile farkhh tiip akim potansiyeli (kVp) ve tiip akim 1sinlama siiresi (mAs)
degerlerinde taramalar alinacaktir. Bu taramalarin her biri i¢in HU-ED egrileri elde
edilecektir. Ozellikle kemik ortamida olusabilecek sapmalar ve belirsizlikler

incelenecektir.

inhomojen ortamlarin dozimetrik farkliliklarin arastirmak igin, CC04 iyon odasi ve
EBT-XD film kullanarak 6zel olarak iiretilen fantomda alinan 6lgtimler ile Monte Carlo-
Dose to Water (MC-Dw), Monte Carlo-Dose to Medium (MC-Dm), Collapse Cone (CC) ve

Pencil Beam (PB) algoritma hesaplamalar1 karsilastirilacaktir.

Anahtar Kelimeler: Hounsfield Unit, Elektron Yogunlugu, Radyoterapi HU-ED
Egrisi, Dose to Water, Dose to Medium, EBT-XD, Vertebra SBRT.



ABSTRACT

THE RELATIONSHIP BETWEEN HOUNSFIELD UNIT AND RELATIVE
ELECTRON DENSITY FOR RADIOTHERAPY TREATMENT PLANNING

Cigdem AYDOGDU
Canakkale Onsekiz Mart University
School of Graduate Studies

Master of Science Thesis in Physics Science

Co-supervisor: Prof. Dr. Emine Dilara ATALAY
Co-Advisor: Dr. Asst. Prof. Ismail Faruk DURMUS
26/08/2022, 119

The treatment planning of radiotherapy is based on the geometric and intensity
information obtained from tomography scans. Computed tomography (CT) data, treatment
planning system (TPS) in radiotherapy are used to calculate the absorbed dose in the patient's
body. The CT Number (Hounsfield Unit: HU) values obtained as a result of a CT scan are
converted into a scale between black and white and an image is obtained. A different gray
color is assigned for each tissue and organ, and tissues and organs are separated from each
other by contrast difference between tissues. The mass density and electron density (Electron
Density: ED) of each tissue are different. These different intensities lead to differences in
the absorption and scattering of radiation. In order to calculate the dose distribution in each
tissue and organ, HU-ED calibration can be performed with special phantoms containing
materials equivalent to different tissues. Basically, the HU values of the materials whose ED
values are determined in the specific phantom are determined by CT scanning. Then, HU-
ED calibration is performed according to the materials specified in the phantom. There are
many variable parameters in this calibration process. Energy, current, scanning area width
are the most basic parameters. It will be investigated how these parameters affect the curve

in each other and in inhomogeneous materials, especially in materials with bone density.



The success of the treatment in radiotherapy is directly related to the dose applied to
control the tumor. In order to increase the possibility of controlling the tumor and reduce the
risk of complications, the uncertainties in the HU-ED curve should be determined and the
TPS should be introduced. In CT, inhomogeneous phantoms with special densities will be
scanned at different tube current potential (kVp) and tube current irradiation time (mAs)
values. HU-ED curves will be obtained for each of these scans. In particular, deviations and

uncertainties that may occur in the bone environment will be examined.

In order to investigate the dosimetric differences of inhomogeneous environments,
measurements taken in a specially produced phantom using CC04 ion chamber and EBT-
XD film, and Monte Carlo-Dose to Water (MC-Dw), Monte Carlo-Dose to Medium (MC-
Dm), Collapse Cone (CC) and Pencil Beam (PB) algorithm calculations will be compared.

Keywords: Hounsfield Unit, Elektron Density, HU—ED Curve in Radiothrerapy
Dose to Medium, Dose to Water, EBT-XD, SBRT.

Vi



ICINDEKILER

Sayfa No
JURTONAY SAYFASL ...oviiiiii e, i
ETIK BEYAN . ...t il
TESEKKUR ... .ottt e il
QZET ... W ................. A0 40 4 & v
ABSTRACT e vi
ICINDEKILER ......ooiiiniiiiiiie e viii
SIMGELER ve KISALTMALAR.........ooooioiiieeeiiie e Xii
TABLOLAR DIZINI. ... Xiv
SEKILLER DIZINI.....ooiiiiiiii e, XV

BIRINCi BOLUM

GIRIS

| O T | o121 5 4 1 T P 18
| R AT | 7T o D P 21
1.3.  Radyasyonun Madde ile Etkilesimi...............coooiiiiiiiiiii 23
1.3.1.  Partikiiler Radyasyonun Madde ile Etkilesimi............................ 23
1.3.2.  Elektromanyetik Radyasyonun Madde ile Etkilesimi.................... 25
FotoeleKtrik Olay........ccoiiiiiiiiiiii e, 26
Compton Sagilmast.........evuiiiiii e, 27
Cift OIuSUML. ... e i 27
Koherent (Rayleigh) Sagilmast...............cooviiiiiiiiiiininnn..e. 28
Fotodisintegrasyon. ... ..c.ovuiiiiiii it e e 28
1.4,  X-Istninm Kesfi ve OzelliKIeri. ... ...ooviniee e 29
1.5 XAISINT TUPU. ettt 31
1.6.  X-Isinlari ile GOrintlleme. .... ........oouiiiiii i, 32
1.6.1. Konvansiyonel Gorlintilleme...............oooiiiiiiiiiiiiiiiiiiaen. 32
1.6.2.  Digital GOrlintlleme. ...........coviiiiiiiiiiiii e, 33

vii



1.7.

1.8.

1.9.
1.10.
1.11.

1.12.

2.1.

Bilgisayarli Tomografi...........cooiiiiiii

1.7.1.  Sistemin Genel YapiSl......c.ooeeuririitiiriatiaeaieeiteitertereanreanenn,
1.7.2.  Bilginin Toplanmasi.............oooiiiiiiiiiii e,
1.7.3.  Kesit GOrtintiniin OIuSUMU. ..........c.oovtiii i,
Temel Goriintiileme Parametreleri..............ooooiiiiiiiiiii i
1.8.1.  GOrintileme Alant ..........o.ovuiuiiiiiiiii e
1.8.2.  KOIMASYOMN. ...\ttt et aea
1.8.3.  Tip Akim Isinlama SUresi..........ooeeviiiiiiiiiiiiiiiii e,
1.8.4.  Tip Akim Potansiyeli............oiiiiiiiiiiiiiiec e,
1.8.5. ROtasyon Zamani............oeiiiiiiiiiiiie it eiieeaieeeaiieeaans
1.8.6.  Rekonstriiksiyon Algoritmast.........c.ooevviviiiniiiiiiiiiiiniiininennnn,
0 i o £
1.8.CNgRE It ... . A A N ...
Lineer Hizlandiricilar. ........ ..o
Tedavi Planlama SiStemi..........o.oveiuiiiiniiiiiie e,
Doz Hesaplama Algoritmalart................oooiiiiiiiiii e,
1.11.1. Diizeltme Tabanli Algoritmalar...............ccocovviiiiiiiiiiii e,
1.11.2. Model Tabanli Algoritmalar................coooviiiiiiiiiiiii e,
1.11.3. Monte Carlo Algoritmasl........cc.evriiiiiiiiieiieaiieaite it eiieenneennas
Stereotaktik Viicut Radyoterapisi .........c.ooviviiiiiiiiiiiiiiiiiiieieeieene,
1.12.1. SBRT i¢in Plan Kalite IndeKsleri. ... ..c.ovuvuueuiniiiieeeieiaiain,

Homojenite IndeKsi...........cooviiuiiiiiie e

Heterojenite Indeksi..............coooiiiiiiiiiieiie e,

Konformite Indeksi................coovuviiieiiiiieiieiieeee e,

Gradient IndeKSi............oouneiiiiie e

IKINCI BOLUM

KURAMSAL CERCEVE/ONCEKI CALISMALAR

Literatlir Calismalari.............oooiiii i e,
2.1.1.  Radyolojik Parametrelerin HU-ED Egrisine ve TPS’ye Etkileri........
2.1.2.  Dm ve Dw Farki Degerlendirmesi..............cocoveiiiiiiiiiiiiiin.,

Inhomojen Ortamlarda Monte Carlo, Collapse Cone ve Pencil Beam

2.1.3. Algoritmalarinin Dozimetrik Degerlendirmesi............................

viii

48
48
57

59



3.1.

4.1.

4.2.

4.3.
4.4.
4.5.

UCUNCU BOLUM
ARASTIRMA YONTEMI/MATERYAL YONTEM

Tez Kapsaminda Kullanilan Arag ve Geregler..............coovvviiiiiiiiinninn.n, 61
3.1.1.  Simens Biograph mCT PET/CT..........coiiiiiiiiiiiiiie 61
3.1.2.  Elektra Versa HD Lineer Hizlandirict............c.oooiiiiiiiiinn 62
3.1.3.  Monoca 5.11 Tedavi Planlama Sistemi......................cooiine.n. 63
3.1.4. Monte Carlo Doz Hesaplama Algoritmasi...............ccovevvieiniannn.n. 63
3.1.5. Compass DVH Tabanl1 Hasta QA Analiz Programi....................... 63
3.1.6.  MatriXX Evolution DedektOr..............coooiiiiiiiiiii 64
317, Iyon Odast........c.oouniiiiii e 65
3.1.8.  Capthan 503 Fantom.............cooiiiiiiiiiiii i 66
3.1.9. RW3 Su Esdegeri Kat1 Fantom..................ccooiiiiiiiiiiiiinn. . 68
3.1.10. Gafchoromic EBT-XD Filmi...........ccoooiiiiiiiiiiiie . 68
3.1.11. Akrilik Kemik CimentoSU. .........ooeivuiiiiiiniiiiie it eeneenns, 69
3.1.12. dstatiksel ANAlIZ............oovuiiiiiiei e, 71

DORDUNCU BOLUM

ARASTIRMA BULGULARI
BT’de Farkli Parametreler ile HU-ED Egrilerinin Elde Edilmesi.................. 72
4.1.1. Sabit kVp ve Degisen mAs i¢in HU-ED Egrileri........................... 72
4.1.2. Sabit mAs ve Degisen kVp i¢cin HU-ED Egrileri........................... 75

MC Algoritmast ile Dw ve Dm Doz Hesaplama Modlarinin Vertebra SBRT 80
Planlarinda Dozimetrik Karsilastirilmasi..................ooooiiiiii ...

12 Vertebra SBRT Planinin 3 Boyutlu QA Sonuglart...................ooevnnl . 82
Farkli kVp ve mAs Degerleri igin PTV Degisimi.............cooovviiiiiiiiiannn..n. 83
EBT-XD Film ve CC04 Iyon Odas1 Sonuglart.................cccoeeuueeiieiinaiin, 93
4.5.1. lyon Odas1 Kurulumu ve Olgiim Sonuglari......................cooeveeenn.n. 93
459 TPS’'nde Hesaplamalar ve Iyon Odasi Olgiim Sonuglarmin 97
Karstlastirtlmast. ... ..o
4.5.3. EBT-XD Filminin Kurulumu ve Ol¢iim Sonuglart.......................... 99
454 TPS’nde Hesaplamalar ve EBT-XD Film Olgiim Sonuglarmin 100
Karsilastirtlmast. ......o.ooouiii i



BESINCI BOLUM

SONUC ve ONERILER
5.1, SOMUGIAL. . et 103
5.2 OMCIILCT. .o, 108
KA Y N A K C A .o e e e ettt e aa s 110
OZGECMIS .o, I



MeV

AgBr
BT/CT
FBP
ADC
HU

mAs
FOV
MV
KeV
MHz
TPS
BEVs
DRRs
MC
DVHs
ED

Dm
PB
CcC
ICRU
EPL
SRT

SBRT
HI
Gl
CI

SIMGELER VE KISALTMALAR

Megaelektron volt

Angstrom

Gilimiis Bromiir

Bilgisayarli Tomografi

Filtre Geri Projeksiyon
Anologu Digitale Cevirici
Hounsfield Unit

Tiip akim potansiyeli

Tiik akim 1s1mlama siiresi
Goriintiileme alan1

Megavoltaj

Kiloelektron volt

Mega Hertz

Tedavi Planlama Sistemi

Isin goriis alant
Sekillendirilmis digital radyografi
Monte Carlo algoritmasi

Doz voliim histogramlari
Elektron Yogunlugu

Dose to water

Dose to medium

Pencil Beam

Collapse Cone

Uluslararasi radyasyon birimleri ve dl¢timleri komitesi
Equvalent Path Length
Stereotaktik radyoterapi

Grey

Stereotaktik viicut radyoterapisi
Heterojenite index

Gradient index

Conformity index

xi



PIV
TVey
PIVHALF
MV CBCT
MU
SSD
HCSR
CNR
FFF
ECTS
NPC
PET
XVI
MLC
IMRT
MMM
DMpT
BPO
PMMA

Homojenite index

%?2’lik sagurulan doz

%350’1lik sagurulan doz

%98’lik sogurulan doz

%95°lik sagurulan doz

Maximum sagurulan doz

Hedef Voliim

Tanimlanan dozun izodoz hacmi
Hedef voliimii saran izodoz hacim
Tanimlanan dozun yar degerinin izodoz hacmi
Megavoltaj koni 151nl1 bilgisayarl tomografi
Monitor Unit

Derinlik

Yiiksek kontrast uzaysal ¢oziiniirlitk
Kontrast giiriiltii orani

Filtresiz diizlestirici

Genigletilmis BT 6lgegi
Nazofarenks Kanseri

Pozitron Emisyon Tomografisi
X-Ray Voliime Image

Cok yaprakli kolimator

Yogunluk Ayarli Radyoterapi
Metilmetakrilat

Dimetil P-Toludien

Dibenzoyl

Polimetilmetakrilat

Xii



TABLOLAR DIiZiNi

Tablo No Tablo Ad1 Sayfa No
Tablo 1 Tar.ar'na parametrelerinin goriintii kalitesi ve HU degerine 53
CKIST. .ottt
Tablo 2 CC04 iyon odast 6zellikleri...........oooveiiiiiiiiiiiiiiieiee, 66
Tablo 3 Farkli lokasyon ve doz-fraksiyon degerleri i¢in PTV ve GTV.. 80
a0 I e o e 80
Tablo 5 Dm ve Dw hesag)lamgla'rmda GTV ve PTV dozlarinin plan ’1
kalite indeks degerlerinin karsilastirilmasi.........................
Tablo 6 12 vertebra SBRT Planinin 3 Boyutlu QA Sonuglari............ 83
IREY L e e i s
Tablo 8 MC-Dm doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odasi dl¢iimleri...... 97
Tablo 9 MC-Dw doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odas1 6l¢iimleri....... 97
Tablo 10 CC doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odas1 6l¢limleri............... 98
Tablo 11 PB doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odas1 dl¢timleri............. 98
Tablo 12 MC-Dm doz hesaplamalar1 ve EBT-XD 6l¢timleri............... 100
Tablo 13 MC-Dw doz hesaplamalar1 ve EBT-XD ol¢timleri............... 101
Tablo 14 CC doz hesaplamalar1 ve EBT-XD o&l¢timleri...........ccccoeeeneee 101
Tablo 15 PB doz hesaplamalar1 ve EBT-XD odl¢timleri........c..cccceeueeeene. 102

xiii



SEKILLER DIiZiNi

Sekil No  Sekil Adi Sayfa No
Sekil 1 Atomlarda ndtron sayisinin proton sayisina orant.................. 19
Sekil 2 Agir yiiklii parcaciklarin derin doz dagilimi........................ 24
Sekil 3 Fotonlarin madde ile etkilesimlerinde baskin olan ii¢ etki......... 25
Sekil 4 Fotoelektrik etkinin kinematigi..................c.oooiiiiiiia... 26
Sekil 5 Compton sagilmasmin kinematigi...............c.oeeieiiiiiiinn... 27
Sekil 6 Cift olusum olaymnin kinematigi.................coooviiiiiiiiiiin. 28
Sekil 7 Tk medikal TONtEEN. ... ... ...ccooiiiiieiie e, 30
Sekil 8 DG T3 11V 111 ) B 32
Sekil 9 X-151n1 ile goriintli olusumu. .........ooooiiiiii i 33
Sekil 10 Piksel ve VOKSEL. .....ooiii i, 36
Sekil 11 3 LU ) (o4 D PP 36
Sekil 12 Lineer hizlandiricinin elemanlari....................oooooiin .. 40
Sekil 13 Philips Pinnacle TPS ile elde edilen HU-ED egrisi.................. 49
Sekil 14 Varian Eclipse TPS ile elde edilen HU-ED egrisi................... 49
st Fuh KTl o s v TSl dde lien BY
16 B 1ot e
Sekil 17 Dw ve Dm sonugclari i¢in DVH karsilastirmast..................... 58
Sekil 18 Siemens Biograph mCT PET/CT cihazi....................oevee. 61
Sekil 19 Elekta Versa HD cihazi................ooooiiiiiiiii i, 62
Sekil 20 MatriXX dedektOr yapisi......ooeveiieiiiiiriiiiieeieieeeieann, 65
Sekil 21 CC04 silindirik iyon 0dast...........ccoeviiiiiiiiiiiiiiieannenn.n, 66
Sekil 22 Capthan fantom kurulum semest................c.oooiiiiiiiiin.e 67

Xiv



Sekil 23
Sekil 24
Sekil 25
Sekil 26
Sekil 27
Sekil 28
Sekil 29
Sekil 30
Sekil 31
Sekil 32
Sekil 33
Sekil 34
Sekil 35
Sekil 36
Sekil 37
Sekil 38
Sekil 39
Sekil 40
Sekil 41
Sekil 42

Sekil 43

Sekil 44

Sekil 45

Sekil 46

Calisma i¢in kurulumu yapilmis capthan fantom...................

RW3 Kat1 Fantom.

Solda EBT3 ve sagda EBT-XD filmlerinin kristal goriintiileri...

Gafchoromic EBT-XD . ...

Kemik ¢imentosu..

Kemik fantomu i¢in yapilan kalip ve elde edilen fantom...........

70 kVp i¢in degisen mAs’lerde elde edilen dl¢timler...............

80 kVp i¢in degisen mAs’lerde elde edilen dl¢timler...............

100 kVp icin degisen mAs’lerde elde edilen dlciimler.............

120 kVp icin degisen mAs’lerde elde edilen dl¢iimler.............

140 kVp icin degisen mAs’lerde elde edilen dl¢iimler.............

20 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dlgiimler...............

40 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dlgiimler...............

60 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen olgiimler...............

80 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dl¢timler...............

100 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dl¢iimler.............

120 mAs icin degisen kVp’lerde elde edilen dl¢timler.............

140 mAs icin degisen kVp’lerde elde edilen dl¢timler.............

200 mAs i¢cin degisen kVp’lerde elde edilen dl¢iimler.............

250 mAs icin degisen kVp’lerde elde edilen Ol¢iimler.............

Vertebra SBRT hastasinda Dw ve Dm doz dagilimlari.............

12 vertebra SBRT
dozlarinin degisimi

12 vertebra SBRT
dozlarinin degisimi

12 vertebra SBRT
dozlarinin degisimi

planinda farkli kVp degerlerinde PTV-Dos

planinda farkli mAs degerlerinde PTV-Dos

planinda farkli kVp degerlerinde PTV-D;

XV

67

68

69

69

70

71

72

73

73

74

74

75

76

76

77

77

78

78

79

79

82

84

84

85



Sekil 47

Sekil 48

Sekil 49

Sekil 50

Sekil 51

Sekil 52

Sekil 53

Sekil 54

Sekil 55

Sekil 56

Sekil 57

Sekil 58

Sekil 59

Sekil 60

Sekil 61

Sekil 62

Sekil 63

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-D;
dozlarnin degisimi..........oovieiiiiiiiii i

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde PTV-Dyg
dozlarmnin degisimi..........cooevieiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-Dyg
dozlarmnin degisimi..........cooevieiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde PTV-Duean
dozlarinin degigimi........ccooviiiiiiiiiiiiiei e,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-Duean
dozlarinin degigimi........ccovviiiiiiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-Dos
dozlarimnin degigimi........c.ooeiiiiiiiiiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-Dos
dozlarinin degigimi........c.ooeiiiiiiiiiiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-D;
dozlarinin degigimi........c.ooeviiiiiiiiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-D;
dozlarmnin degigimi...........oviiiiiiiii i

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-Dog
dozlarinin degisimi..........cooevieiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-Dog
dozlarmnin degisimi..........cooovieiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-Dmean
dozlarmnin degisimi..........cooevieiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-Dmean
dozlarmnin degisimi..........cooevieiiiiiiii e,

12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde Spinal Kord-
Dmaksimum dozlarmin degisimi.............cooooiiiiiiiiiiiin,

12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde Spinal
Kord-Dmaksimum dozlarinin degisimi............c.ooooviiiiiiiiinin

fyon odas1 olan fantom diizenegi kurulumu..........................

Epson Expression 11000 XL Tarayic1 ve film kalibrasyon egrisi.
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BIiRINCIi BOLUM
GIRIS

1.1. Radyoaktivite

X-1sinlarinin 1895 yilinda kesfedilmesi ile birlikte o zamana kadar heniiz bilinmeyen
bir 151n olan x-1511 iizerine bir¢ok bilim insan1 tarafindan ¢aligmalar yapildi ve 6zellikleri
hakkinda bilgiler toplanmaya baglandi. Bunlardan biri olan Fransiz fizik¢i Henri Antonie
Becquerel, bir siyah kagit igerisinde bulunan ve o zamanlar fotograf filmi olarak kullanilan
cam plaka tizerindeki uranyum potasyum siilfat malzemesinin giines olmadan da cam
izerinde izler biraktigini tespit etti. Becquerel; goriinmez bir 151n olarak tanimlayabildigi bu

kesfini, 1896’ nin 2 Mart giinii Fransa Bilim Akademisi’nde okudugu bir makale ile duyurdu.

1897 yilinda Becquerel’in 6grencisi olan Marie Sklodowska Curie ve onun esi Pierre
Curie, Becquerel’in deneylerini Toryum ile tekrar denediler. Deneyler toryumun da uranyum
gibi radyoaktif bir element oldugunu gésterdi. Calismalarina devam eden ¢ift Pitchblende
cevherindeki maddeleri saflastirma islemi ile uranyum ve toryumdan ¢ok daha radyoaktif
olan ‘polonyum’ adi verilen yeni bir madde kesfettiler ve radyumu da ayristirmayi
basardilar. Béylece Becquerel 1sinlar olarak adlandirilan 1ginlar igin 1898 yilinda ilk kez
radyoaktivite kelimesini kullanildi. Radyoaktivite, kararsiz durumdaki elementlerin kararli
duruma gelmek isterken iizerindeki fazlaliklar (yiik, kiitle, enerji) elektromanyetik veya

partikiiler radyasyon olarak atmasi olarak tanimlanir.

En basit ¢ekirdek olan hidrojen ¢ekirdegi bir protondan olusur. Diger tiim ¢ekirdekler
nétron ve protonlardan bir araya gelmesiyle olugmustur. Cekirdek ig¢indeki nétronlarin
protonlara orani periyodik tablonun sonundaki agir elementlere yaklastikca artmaktadir. Bu
oran arttiginda niiklidin artik kararlilik hali bozulur. Kararli haldeki en agir niiklid 233Bi “dir.
Daha agir niiklidler enerji fazlaliklarin1 radyasyon olarak yaymnladiklari i¢in bunlara
radyoniiklid ad1 verilir. Radyoniiklidlerin bu sekilde enerji yayinlamasi olay1 radyoaktivite
veya radyoaktif parcalanma olarak adlandirilir. Radyoaktivite, radyoaktif madde
tilkkeninceye kadar devam eder. Kontrol edilemeyen bir olaydir, yavaglatilamaz veya

durdurulamaz (Goriir, 2006).
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Natron Sayisi

Proton Sayisi

Sekil 1. Atomlarda n6tron sayinin proton sayisina orani (Mayles, et al., 2007).

Sekil 1’de de goriildigii gibi hafif atomlarin proton-ndtron sayilart neredeyse
birbirine esittir ve n/p oranmi 1-1,5 arasindaki degerler alan atomlar kararlilik kusaginda yer
alir. Kiitle numarasi 30’u gegmeye basladiginda nétron sayilarinin proton sayilarina orant
artmaktadir. Bu oran arttiginda ¢ekirdeklerin kararsiz halde oldugu goriilmiistiir (Mayles, et

al., 2007).

Kararsiz elementler kararli duruma gelirken alfa bozunumu, beta bozunumu ve gama

bozunumu yapmaktadir. Elemente bagli birini veya birkagini ayni anda yapabilmektedir.

Alfa Bozunumu: Bir cekirdek, alfa par¢acig1 ( 3He ) yaynlarsa, iki notron ve iki
proton kaybeder. Béylece ndtron sayisi 2, proton sayisi 2 ve kiitle numarasi 4 azalir (Serway

and Beincher, 2000).

4X - 423Y +3He (1.1)

Alfa pargaciklarinin enerjileri 1-10 MeV arasinda degisiklik gosterir. Agir
parcaciklar olmasindan dolay1r madde iginde alabildikleri mesafe azdir. Viicut igerisinde
yaklagik olarak 0,03 mm kadar ilerleyebilmeleri, bir kagit parcasiyla bile durdurulabilecegini
gosterir (Saha, 2006).
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Beta Bozunumu: Bir radyoaktif ¢cekirdek beta bozunumu yaptiginda iiriin ¢ekirdek
ve ana c¢ekirdek aymi sayida niikleon igerir. Beta bozunumu iki sekilde gerceklesir.
Bozunumlardan birinde elektron ve antindtrino, digerinde pozitron ve ndtrino agiga g¢ikar.
Noétrino, kii¢iik nétr pargacik demektir yani elektrik yiikii n6tr, kiitlesi son derece kiigiik bir

parcaciktir (Serway and Beincher, 2000).

24X > Y +e +0 (1.2)

X > ,49Y +et+o (1.3)

Beta bozunumu, bozunma gergeklestiginde ortaya ¢ikan enerjinin beta pargacigl ve
antinétrino tarafindan paylasilmasindan dolay1 karakteristik ve siirekli enerji spektrumuna

sahiptir (Leo, 1994).

Elektron Yakalama: Pozitron yayilmasiyla ayni sonuca ulasan bir diger durumdur.
Ancak agir ¢ekirdege sahip atomlarda elektronlar ¢ekirdege daha yakin oldugu i¢in pozitron
yayllmasina gore daha sik goriiliir. Cekirdege en yakin orbitaldeki elektron, cekirdek
tarafindan yakalanarak bir proton ile birlesir ve bir nétrona doniigiir (Serway and Beincher,

2000).

X + e > ;Y +o (1.4)

Gama Bozunumu: Radyoaktif bozunma yapmis bir ¢ekirdek, genellikle, uyarilmis
enerji seviyesinde kalir. Bu durumdaki ¢ekirdek ikinci bir bozunma ile foton yayinlayarak

daha diisiik enerji seviyesine, belki taban durumuna geger (Serway and Beincher, 2000).

X% +4X >y (L5)
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Radyoaktivite dogal ve yapay olmak ftizere iki smifa ayrilir. Dogada bulunan
izotoplardan 66 tanesi kararsizdir ve dogal radyoaktif izotoplar olarak adlandirilirlar. Dogal

radyasyon yayarlar ve radyasyon yaymalarina da dogal radyoaktivite denir.

Evrenin var olusundan itibaren dort radyoaktif seri vardir. Uranyum, toryum,
neptunyum ve aktinyumdur.

Uranyum Serisi: Baslangic izotopu 235U ve kararli son iiriin 23$Pb ‘dir. Yar1 6mrii

4,47x10° y1ldr.
235 207Pb “dir. Yar1 6mrii

Aktinyum Serisi: Baslangi¢ izotopu “35U ve kararli son iiriin

7,04x108 y1ldr.
235 298pp “dir. Yar1 omrii

Toryum Serisi: Baslangi¢ izotopu “55Th ve kararli son iiriin

1,41x10' y1ldr.

Neptunyum Serisi: Baslangi¢ izotopu 23;Np ve kararh son {iriin®33Bi ‘dir. Yar

omrii 2,14x10° yildir. Neptunyum elementi bir transuranyum elementtir (atom numarasi

uranyumdan biiyiik olan elementler), dogada bulunmaz (Serway and Beincher, 2000).

Kararli izotoplar; yiiklii pargaciklar, ndtronlar veya fotonlarla bombardiman edilerek
aktif hale getirilebilir. Marie Curie ve Pierre Curie tarafindan kesfedilen bu olaya yapay

radyoaktivite denir. Yapay olarak iretilebilen izotop sayisi, 1170 kadardir (Goriir, 2006).

1.2. Radyasyon

Dogada bulunan kararsiz elementlerin yaptiklari 1simalara radyasyon denir.
Radyasyon, elektromanyetik dalga veya yiiksek hizli pargaciklar bigiminde taginan enerjidir.
Radyasyon etkilesimine gore iki grupta siniflandirilir: iyonize radyasyon ve iyonize olmayan

radyasyon.

Iyonize olmayan radyasyon; enerjisi, atomlarin yoriingelerdeki siki bir sekilde
baglanmis durumda bulunan elektronlari, bulunduklan ydriingelerden uzaklastirmaya
yetmeyen radyasyon cesididir. Iyonize olmayan radyasyonlarin enerjileri diisiik, dalga
boylar1 biiyiiktiir ve sadece elektromanyetik dalga formundadir. fyonize olmayan radyasyon;
mikrodalgalar, goriiniir 151k, radyo dalgalari, kizilotesi 151k ve mordtesi 1siktir (Woodside,
1997).
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Iyonize radyasyon, bir atom ile etkilestiginde atomun siki bir sekilde baglanmis
durumda bulunan elektronlarini yoriingelerinden uzaklastirmaya yetecek kadar enerji
tastyan radyasyondur. Bu etkilesim sonucunda atomu yiiklenmis ya da iyonlasmis sekilde
birakir. Iyonize radyasyon hem tanecik hem de elektromanyetik dalga formundadir.
Dogrudan ve dolayli olarak iki grupta incelenir. Dogrudan iyonlastirici radyasyonlar,
elektrik yiiklii parcaciklardir, iyonlagsma yapmaya yetecek kinetik enerjilere sahiptirler. Alfa,
beta, proton ve elektron iyonlastiric1 radyasyonlarin 6rnekleridir. Dolayli iyonlastirici
radyasyonlar, yiiksiiz tanecikler ve elektromanyetik dalgalardir. Dogrudan iyonlastirict
parcaciklarin serbest kalmasina ya da niikleer doniisiimlere sebep olurlar. Gama 1sinlari, x-

1sinlar1 ve notronlar dolayli iyonlastirici radyasyonlardir.

Yerylizii var oldugu gilinden beri radyoaktiftir. Radyoaktif elementler dogal olarak
havada, suda ve toprakta bulunan radyasyon sebebiyle giinliik hayatimizda dogal radyasyona
maruz kaliriz. Diinyamiz, ¢ogu giines sistemimizin uzagindan gelen bir kismi da giinesteki
patlamalar sonucunda uzaydan gelen yiiksek enerjili tanecikler tarafindan siirekli
bombardiman edilmektedir. Bu taneciklerin yiiksek enetjili olanlari, protonlar ve biiyiik
parcaciklar birincil kozmik radyasyonu olustururlar. Atmosfer ve diinyanin manyetik alani
kozmik radyasyona karsi bir zirh gorevi yapar ve birincil kozmik radyasyonun yeryiiziine
ulagmasmi engeller. Fakat yine de birincil kozmik radyasyonlarin atmosferle etkilesime
girmesiyle daha diisiik enerjili ikincil kozmik radyasyonun acgiga ¢ikar. Zirh, yeryiiziine
ulagsan radyasyon miktarinda azalmaya neden olur ve siddeti azalir. Ugak yolculugu
yapanlar, Everest tepesine tirmananlar ve bu tepeden kayan kayakgilar, deniz seviyesinde

yasayan insanlara gore daha ¢ok radyasyona maruz kalmaktadir.

Dogal radyasyon seviyesini artiran en Onemli sebeplerden biri, yer kabugunda
bulunan radyoaktif radyum elementinin (?35Ra) bozunmasi sirasinda agiga ¢ikan radon
222Rn) gazidir. Bozunma esnasinda olusan diger radyoaktif maddeler toprak iginde kalirken
radon toprak ylizeyine dogru yiikselir. Radon; renksizdir, kokusuzdur, tatsizdir, atom
numaras1 86’dir, periyodik cetvelin soy gazlar sinifindadir ve toplan 28 izotopu vardir.
Reaktivitesi zayif oldugundan dolay1 teneffiis edildiginde dokulara kimyasal olarak
baglanmaz. Fakat radon bozunmasi sirasinda olusan diger iiriinler toz ve diger parcaciklarla

birlesir ve radyoaktif arseoller seklinde taginarak solunum yoluyla alinabilirler. Radondan

olusabilecek risklerin azaltilmasi i¢in ev insa edilecek alanlarin radon haritas: ¢ikartilmali,
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yapt malzemelerinin radyoaktivite analizi yapilmali, toprak ile temas eden yiizeylerde

yalitim yapilmali, kapali alanlar sik¢a havalandirilmalidir.

1.3. Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

Radyasyon, madde igindeki etkilesimi sayesinde dedektorler tarafindan algilanir ve
oOlciiliir. Calisma prensipleri farkli olan dedektorler, 6l¢iimii yapilan radyasyon ¢esidine gore
belirlenir. Burada hata oranini azaltmak ve dogru dl¢iimler almak i¢in maddenin radyasyonla

etkilesimini bilmek 6nem arz eder.

Radyasyonlarin madde ile etkilesimleri farklidir. Dogrudan iyonlastirici parcaciklar
elektrik yiikleri dolayisiyla yoriinge elektronlarina enerji aktararak yollan {izerinde kisa
araliklarla iyonlagsma olustururlar. Dolayli iyonlastirici pargaciklar yiiksiiz olmalar
nedeniyle elektronlarla etkilesmeden ortama niifuz ederler. Bir atom, ¢ekirdek veya
elektronlar karsilastiklarinda etkileserek enerjilerini aktarirlar veya nodtron reaksiyonlari

sonucu yiiklii parcacik salinimina sebep olurlar.

1.3.1. Partikiiler Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

Partikiiler radyasyon madde ile etkilesimi sirasinda enerji kaybedebilir veya enerji
kayb1 olmadan sagilmaya ugrayabilir. Yiiklii parcaciklar sogurucu ortam icinde ilerlerken
elektronlarla garpisirlar ve enerjilerinde azalma meydana gelir. Enerjileri tiikeninceye kadar

sogurucu ortamda aldiklar1 yol menzil olarak tanimlanir.

Agir yukli pargaciklar olan miion, pion, proton, doteron ve alfalar gibi parcaciklar
ortama girdiklerinde kendi pozitif yiikleri ve ortamdaki atomun yoériinge elektronlarmin
negatif yiikii arasinda Coulomb etkilesmesi olur. Etkilesme sonucunda ortamin atomundan
kopan elektron negatif, geriye kalan atom pozitif iyon olacak sekilde iyon ciftleri olusur.
Menzil boyunca iyon giftleri olusmaya devam eder. Iyon giftleri tekrar bir araya gelme
egilimindedir. Serbest kalan delta 1sinlar1 olarak da bilinen negatif iyon ikincil bir
iyonlagsmaya sebep olabilir. Menzilin sonuna vardik¢a daha fazla iyonlagmaya neden olurlar.

Sekil 2°de gosterilen Bragg egrisi menzil boyunca enerji kaybindaki degisimi vermektedir.
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Sekil 2. Agir yiiklii pargaciklarin derin doz dagilimi (Khan, 2003).

Sekil 2°de verilen Bragg egrisinde, baslangigta doz ve derinlikte artis gergeklesirken
menzilin sonuna dogru bir pik olusur ve aniden sifira diiser. Bragg tepesi olarak adlandirilan
bu pik radyoterapide, hedeflenen hacme dozu aktarmak ve hedeflenen hacmi saran saglikli

dokulardaki dozu minimuma indirmek agisindan faydalidir (Khan, 2003).

Agir yiiklii parcaciklar atomun sadece ydriinge elektronu ile degil ¢ekirdegi ile de
etkilesime girebilir. Cekirdek coulomb itmesi sayesinde agir yiiklii partikiiler radyasyonun
yon degistirmesini saglar ve atomda bir degisiklik meydana gelmez. Buna elastik sa¢ilma
denir. Cekirdegin yaricapi, atomun yarigapindan ¢ok kiigiik oldugu i¢in bu etkilesim diisiik
olasiliklidir.

Elektron (¢ ) ve pozitron (e" ) gibi hafif yiiklii par¢aciklar madde ile etkilesimleri
sirasinda sahip olduklan kiiciik kiitleler sebebiyle sagilirlar ve hareket dogrultularinda
sapmalar meydana gelir. Elektronlarin enerjisi, diisiik atom numarali ortamlarda (su ve doku
gibi) iyonizasyon ve uyarilma icin yiiksek atom numarali ortamlarda (kursun gibi)

bremsstrahlung olay1 ile harcanir (Khan, 2003).

Yiiksek hizli bir elektron ortamdaki atomun cekirdeginin yanindan gecerken
¢ekirdegin coulomb alani tarafindan frenlenerek yavaslatilir ve enerji kaybeder. Kaybedilen
enerjinin siirekli bir x-151m1 seklinde goriildiigii bu olaya bremsstrahlung ya da frenleme

radyasyonu denir.
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1.3.2. Elektromanyetik Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

Elektromanyetik radyasyonun madde ile etkilesimi, radyasyonun enerjisine bagldir.
Enerjisinin biiylikligline gore, madde tarafindan sogurulabilir, enerjisini degistirebilir veya
yon degistirebilir. Maddeyle etkilesimlerine gore fotoelektrik olay, compton sagilmasi, ¢ift

olusum, fotodisintegrasyon ve koherent sagilma olarak isimlendirilirler.

Fotoelektrik olay, compton sacilmasi ve ¢ift olusumu sirasinda elektronlara enerji
aktarilir ve bu elektronlarda yollar1 boyunca bircok coulomb etkilesiminde bulunarak

maddeye enerji aktarmalar1 yoluyla dozun sogurulmasini saglarlar.

Sekil 3’te goriildiigii lizere yiiksek enerji diizeyinde cift olusumu, orta diizeydeki
enerji aralifinda compton ve diisiik enerji diizeyinde fotoelektrik olay etkili olmaktadir.
Diisiik atom numarasma sahip hava, su ve insan dokusu gibi materyallerde compton

sagilmasinin etki alani genistir ancak atom numarasi arttik¢a bu alan daralir.

70 ‘
' Cift Olusumu
60 F Fotoelektrik Etki

Compton Etkisi

Atom Numarasi (Z)

0.01 .05 0.1 0.5 1 5 10 50 100
Foton Enerjisi (MeV)

Sekil 3. Fotonlarin madde ile etkilesimlerinde baskin olan ii¢ etki (Evans, 1955).

Elastik bir sagilma olan koherent sirasinda foton kiigiik bir aciyla yon degistirir.

Fotodisintegrasyon ise sadece birka¢ MeV iizerindeki foton enerjileri i¢in 6nem arz eder
(Attix, 1986).

Sogurucu ortamin atom numarasina ve gelen fotonun enerjisine bagli olarak degisen
toplam zayiflama katsayisi, her bir etkilesim sonucu ayri ayri hesaplanan zayiflama

katsayilar1 toplamina esittir. Denklem 1.6’da toplam zayiflama katsayis1 verilmistir.
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ﬁ:%.}.f{.ﬁ{.f (1.6)
P p p p P

Ocoh , T, Oc Ve 7 sirayla koherent sagilma, fotoelektrik olay, compton sagilmasi ve

¢ift olusumu etkilesimleri i¢in zayiflama katsayilaridir (Khan, 2010).

Fotoelektrik Olay

Diisiik enerjili fotonlar atomun i¢ yoriingesindeki elektronla etkilesir ve tiim
enerjisini elektrona aktarir. Fotonun enerjisi sayesinde elektronun yoriingeden ayrilmasi

fotoelektrik olay, kopan elektron da fotoelektron olarak adlandirilir.

Sogurulan fotonun enerjisinden elektronun baglanma enerjisi kadar kismi ile
elektronu koparilir geriye kalan enerjiyle fotoelektrona hiz kazandirilir. Einstein fotoelektrik

teoremine gore fotoelektronun kinetik enerjisi denklem 1.7’ deki gibidir.
Tmax = hv — @ (1.7)

Burada © elektronun baglanma enerjisi, h Plank sabiti ve v frekans olmak tizere hv
gelen fotonun enerjisidir. Fotoelektrik olaydan sonra uyarilmis halde bulunan atom, {ist
yoriingelerindeki elektron ile alt yoriingedeki boslugu doldurarak kararli hale gelir. Alt

yoriingeye gecen elektron fazla enerjisini foton olarak yayinlar (McGervey, 1995).

mom = hv/c

Sekil 4. Fotoelektrik etkinin kinematigi (Attix, 1986).
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Compton Olay1

Yiiksek enerjili fotonlarm atomun dis yoriingesindeki elektronla etkilesmesi
sonucunda yoriingedeki elektron koparilir ve foton azalan enerjisiyle dogrultusundan

saparak hareketine devam eder.

Sagcilan Foton

Serbest elektron E=hc/X p=h/X

E=my? p=0
PavavVava\

0
Gelen foton \ y

E=hc/Ak, p=h/ A \
Sacilan Elektron

E=mc® p=mv

Oo

Sekil 5. Compton sagilmasinin kinematigi (Attix, 1986).

Enerji ve momentum korunumu kullanilarak elde edilen sagilma denklemi 1.8 elde

edilir.

Ry g — (1.8)

v mc(1l—cos )

Gelen fotonun dalga boyu A ve frekansi v, sagilan fotonun dalga boyu A' ve frekansi

v', h Plank sabiti, ¢ 151k hiz1, m kiitle ve 6 sagilma agisidir (McGervey, 1995).

Cift Olusum

Iki elektronun durgun kiitle enerjisi olan 1,022 MeV enerjiye sahip fotonun, elektron-

pozitron ¢iftine doniismesi olayia ¢ift olusum denir.
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hv Q‘ﬁ 0°
v,
.
A cekirdek

TF e
Ta = Oi mom. = pPa

Sekil 6. Cift olusum olayinin kinematigi (Attix, 1986).

Cift olusum sirasinda, bir fotonun enerjisi bir elekton-pozitron ¢iftine doniistir.
Olusan pozitron ve elektronlar ayni siirecler vasitasiyla atomlari iyonlagtirarak veya
uyararak madde ile etkilesime girer ve enerji kaybederler. Pozitron, bir elektron yakalar ve
pozitronyum olarak adlandirilan bir atom meydana gelir. Pozitronyum atomu bozunarak yok
olur (anhilasyon) ve iki adet 0,511 MeV enerjiye sahip fotona doniigiir (John and
Cunningham, 1983).

Koherent (Rayleigh) Sacilma

Koherent sacilma da foton ydriinge elektronu ile elastik olarak etkilesir ve atomla
beraber hareket eder. Foton enerjisinden bir sey kaybetmezken atom momentumunu
koruyacak sekilde sacilir. Yiiksek atom numarasina sahip materyallerde ve diisiik foton
enerjisi durumlarinda goriilmesi olasidir. Sagilma sirasinda enerji aktarimi olmadigindan

dolay1 gelen ve sagilan fotonun dalga boylan esittir.

Koherent sagilma sirasinda atoma enerji aktarimi, atomda iyonizasyon ve uyarilma

gergeklestirmemesi sebebiyle sogurulmus doza katki saglamaz (Attix, 1986).

Fotodisintegrasyon

Fotodisintegrasyon, biiyilik enerjili elektromanyetik 1ginlarin bir atom ¢ekirdegi ile
etkilestiginde, ¢ekirdek tarafindan bir proton ve bir nétron yayinlanmasi olayidir. Koherent
sacilmada oldugu gibi goriilme olasilig1 azdir ve toplam sogurulmus doza katkisi ¢ok

kiiciiktir.
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1.4. X-1smnin Kesfi ve Ozellikleri

Diinyada, hastaliklarin teshis ve tedavisinde en giivenilir sonuglar veren goriintiileme
yontemleri, x-1sinlarinin kesfi ile baglamis ve glinimiiz tip diinyasinda kullanimlar1 giderek

artmistir.

1895 yilinda Wilhelm Conrad Rontgen’in x-151nlar1 kesfetmesi ile yeni bir bilimsel
sayfa acildi. Bu kesfi sayesinde ilk kez 1901 yilinda verilmeye baslayan Nobel Fizik
Odiilii’nii almaya hak kazanmis ve yeni calismalara onciiliik etmistir. Tip ve endiistride

kullanimi ile bir¢ok ¢alisma baslatti.

X-1sinlari, 1895 yilinda Alman Fizik Profesorii Wilhelm Conrad Rontgen tarafindan
Wiirzburg Universitesi’ndeki ¢aligmalarinin sonucunda bulundu. Réntgen; indiiksiyon
bobine bagladig1 bir crooks tiipiinden yiiksek gerilime sahip elektrik akimi gecirdi. Deney
ortaminda tiipten uzakta durmakta olan cam bir kavanoz ve kavanozun iginde baryumlu
platinsiyantir kristalleri vardi. Kristallerde birtakim parildamalar olustugunu gézlemledi; bu
parildamalarinin sebebi olan 1ginlar1 ‘x-1ginlar1’ olarak adlandirdi. Bu sekilde ¢aligmalarini
tekrarlayan Rontgen, x-1iginlarinin farkli cisimlerden, farkli derecelerde gegtigini ve kursun
plakalar tarafindan durduruldugunu gozlemledi. Rontgen elinde tuttugu kursun plakalarin
olusturdugu golgeyi incelerken kendi el parmaginin kemiklerinin goélgelerini gozlemledi.
Elde ettigi bu sonug lizerine iginde fotograf plagir bulunan bir kaset {izerine esinin elini
yerlestirdi ve parmak kemikleri ve yiiziigiinlin goriintiisiinii elde etti. Rontgen’in bu
bulusunun 1985 yilinin aralik ayinda McClure’s Dergisi’nde yayinlanmas1 diinya ¢apinda
yanki uyandirdi. Bu kesfin insanlik ve bilim i¢in fayda saglamasimi istediginden dolay1
patent talebinde bulunmadi. Amerika Birlesik Devletleri takip eden y1l icinde maliyeti diisiik
olan x-151m1 {initesi yapmay1 basardi. Sekil 7’de ilk medikal rontgen olan Wilhelm

Rontgen’in esi Anna Bertha Ludwig’in eli goriilmektedir.
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B i M o 0 am

Sekil 7. ik medikal rontgen

Rontgen crooks tiipli ile yaptigi calismada ‘Bremsstrahlung’ yani frenleme
radyasyonu denilen x- 1isinlarin1 da kesfetmistir. Bir hedefe ¢arpan elektronlar ya bir yoriinge
elektronu ile carpisir ya da ¢ekirdegin elektrik alaninda yavaslatilirlar. Ve ivmelenmesi

degisen yiiklii parcaciklar x-151m1 olarak adlandirilan elektromanyetik radyasyonu yayinlar.

Dogal x-1s1lar1 olusumundaki ilk yol atomun K enerji kabugunda gerceklesen alfa
bozunumu, beta bozunumu, elektron yakalanmasi ve i¢ doniisiim olaylar1 sonucunda
meydana gelir. Atom maruz kaldig1 yiiksek enerjili elektronlar nedeniyle ilk yoriingelerden
elektron kaybeder. Olusan boslugu doldurmak igin iist yoriingelerden elektronlar atlar.
Yiiksek enerjiye sahip elektron diisiik enerji seviyesine gecerken enerji fazlaligimi x-1sin1
seklinde yayinlanir. Dogal x-1sinlarmin olusumundaki ikinci yol ise ¢ekirdek icerisindeki
protonlardan birinin hareketi sirasinda ilk yoriingelerde bulunan elektron ile etkilesmesidir.
Etkilesme sonucu protonun yakaladigi elektronun olusturdugu boslugu doldurmak igin st

yoriingelerden elektron atlamasi sonucu x-1g1n1 yayinlanir.

Yapay x-1s1nlar1, hizlandirilmis pargaciklar (elektron, proton ve iyonlar gibi), x-151n1
tiipli veya radyoaktif kaynaktan saliman fotonlarla maddenin etkilesmesi sonucu olusur.
Etkilesme sonunda hedef atomun yoriingesindeki elektronlar maruz kaldiklari enerji ile
birlikte bir iist yoriingeye ¢ikarlar. Etkilesim bittiginde kararli hale gelmek icin eski enerji
diizeyine geri donmek isteyen atom foton yayinlanmasina sebep olur. Bu fotonlar

karakteristik x-1s1nlar1 olarak adlandirilir. Bir diger yapay x-ism1 olusum yolu da
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hizlandirilmis elektronlarin ¢ekirdegin elektrik yiikiinden dolay1 olusan elektrik alandan
etkilenerek ivmeli hareket yapmaya zorlanmasidir. Bu hareket sirasinda enerji ve momentum
konumlarin1 saglayabilmek icin disariya siirekli bir enerji spektrumuna sahip foton yayarlar.

Bremsstrahlung veya frenleme radyasyonu goriiliir.

X-1gimlarinin yiiki ve kiitlesi yoktur. Vakumda 1s1k hizinda yayilirlar. X-1sinlar1 dalga
boylar1 0,1-100 Angstrom (A) arasinda degisen elektromanyetik dalgalardir ve frekanslar
3x10'% Hz ile 3x10'” Hz. Dalga boylan kiiciik, girginlik dereceleri fazla olan x-1gmina ‘sert
x-1511’; dalga boylar biiyiik, girginlik dereceleri az olan x-1s1nina ‘yumusak x-1s1mi1 denir.
Radyoloji de dalga boylar1 0,5-2,5 A olan sert x-1s1nlar1 kullanilir. X-1sinlar1 hem dalga hem
tanecik 6zelligi gosterirler. Compton sagilmasi (inkoherent sagilma), gaz iyonizasyonu ve
sintilasyon tanecik oldugunu; hiz, polarizasyon ve Rayleigh sagilmasi (koherent sagilma)

dalga oldugunu gosterir.

1.5. X-151m Tiipii

X-1s1n1 tiipii voltaj1 yiiksek bir katot tiipiidiir. Tiip, yiiksek vakumla havasi bosaltilmig
cam bir kiliftan olugmustur. Bir ucunda anot (pozitif elektrot), diger ucunda katot (negatif
elektrot) bulunur. Katot, elektron salimina sebep olan ve yiiksek 1stya dayanikli olmasi igin
%1-2 oraninda toryum ilave edilmis tungsten materyalinden yapilmis bir flamandir. Anot,
silindir seklinde bir ¢ubuktur ve bakir levha ortasinda yer alan tungsten metal hedeften
olusur. Anottaki tungsten hedef x-151m1 elde edilen béliimdiir, fokal spot veya fokiis olarak
adlandirilir. Tungsten, metaller arasinda en yiiksek erime noktasina (3422 °C) sahip olanidir
ve yiiksek sicakliklara neden olan elektron bombardimanina dayanabilir. Yapisal olarak ¢cok

kuvvetlidir elmastan bile daha zor pargalanir.

Katota yiiksek voltaj uygulandiginda katot flamanda elektron yayimlanir bu olaya
‘termoiyonik salinim' denir. Salinan elektronlar1 toplayarak anot levhaya yonlendirmekle
gorevli olan elektron yoneltici, molibden metal bir levhadir diger adi1 odaklayict bagliktir.
Yiksek hizli elektronlar tungsten hedefin atomlarina carptiginda enerjilerini aktarir ve
durduruluncaya kadar birgok atomla ¢arpigmak zorunda kalir. Elektronun durdurulmasi
sirasinda kaybedilen kinetik enerjinin ylizde bir veya daha az kismi x-151n1 olusumuna
harcanir, geri kalan kismi 1s1 enerjisine doniisiir. Olusan x-151n1 demeti cam zarfin igindeki
ince cam pencereden geger. Bazi tiiplerde tek dalga boylu x-151n1 elde etmek icin filtre
kullanilir (Weissleder, vd., 2011). Sekil 8’de x-151m1 tiipii goriilmektedir.
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Sekil 8. X-1g1n1 tiipii

Odak alani kiiciildiik¢e 151n demeti daralir ve radyografik kalite artmaktadir fakat
alan daralmasi bu alanda 1s1 artisina sebep olur. Geometrik belirsizlikleri 6nlemek igin
anodun katoda bakan yiiziine 15-20 derece egim vererek kullanmak kaliteli bir goriintii
alimmasini saglar. Bugiin kullanilmakta olan x-1s1n1 tiiplerinin ¢ogu Coolidge tiipiidiir. Bu

tiip tiirii ABD’1i bilim adam1 William David Coolidge tarafindan bulunmustur.

1.6. X-1s1nlar1 ile Goriintiileme

X-1sinlari kullanilarak olusturulan goriintiiler konvansiyonel ve digital olmak iizere
ikiye ayrilir. Nesneyi gecen x-iginlari, rontgen filmi {izerine disiiriildiikten sonra
kaydediliyorsa konvansiyel goriintiilemedir, x-1sinlar1 dedektorler tarafindan algilanip
bilgisayar sistemleri yardimiyla goriintiiye doniistiiriilityorsa digital goriintiilemedir (Oyar,

2017).

1.6.1. Konvansiyonel Goriintiileme

X-151n1 insan viicudundan gegerken farkli dokularda farkli absorbsiyona ugramasi
sebebiyle film iizerine diisen x-1gmnlart dagilist homojen degildir. X-1s1n1 ile karsilagan
glimiis bromiir (AgBr) kristalleri filmin {izerinde bir goriintii (latent imaj) seklini alir.
Baslangicta gozle goriilmeyen bu gorlintlii ancak kimyasal islemlerle goriilebilecek hale
getirilir. Birinci iglem birinci banyodur (developman), banyo sirasinda x-1sinlari tarafindan

hassaslastirilan AgBr kristallerinde opak glimiis zerrecikleri belirir. Yeterli x-1s1n1ina maruz
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kalmayan kristaller, sarimtirak renklerini korumaya devam eder. Bunlar1 filmden
uzaklagtirmak gerekir ¢linkii bu kristaller 151k goriirlerse film x-1g1nina maruz kalmig gibi
kararacak ve goriintii kaybolacaktir. Bu yiizden goriintiiyii tespit etmek gerekir. Ikinci islem
ikinci banyodur (fixation) ve AgBr kristallerinin eriyerek filmden uzaklagmasini saglar.
Geriye sadece gren adi verilen siyah giimiis zerrecikleri kalir. Grenler fazla x-151m1 alan
bolgelerde daha yogundur, o alanin siyah goriinmesini saglar. Hi¢ x-151n1 almayan

bolgelerde ikinci banyoda tamamen temizlenir, sadece saydam film zemini ve jelatin kalir.

RONTGEN TUPU
A ( XISINI TOPU )

Sekil 9. X-1s1m1 ile goriintii olusumu

1.6.2. Digital Goriintiileme

Ik klinik digital goriintiileme uygulamalar1 1980°1i yillarin basinda kullanilmaya
baglamistir. Objeyi gecen x-iginlarinin dedektor lizerine diisiiriilerek goriintiilerin elde
edildigi sistemlerdir. Digital radyoloji daha genis dinamik aralik saglar ve tekrar ¢cekim

oranini azaltir. Konvansiyonel goriintiilemeye gore daha iyi kontrast ¢6ziiniirliik saglar.

Digital goriintiileme film ihtiyacinin ortadan kaldirmasi, ¢ekim tekrarlanmalarinin
online gegmesi, karanlik oda ve kimyasallara gereksinim gdstermemesi, daha diisiik dozlarda
goriintii elde edilebilirligi nedenleri ile avantajli bir uygulamadir. Is akisini hizlandirir,
personel gereksinimini azaltir. Arsivleme kolayligi saglar, elektronik ortam iizerinden

goriintiilerin transferine olanak saglar (Oyar, 2017).
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1.7. Bilgisayarh Tomografi

Bilgisayarli tomografinin (BT/CT) teorisi 1963 yilinda Cormak tarafindan ortaya
konmus ve radyolojide yeni bir sayfa agmistir. BT ile ilgili ilk basarili klinik uygulamalar
G.Hounsfield tarafindan 1967 yilinda gerceklestirilmistir. 1971 yilinda hastanelerde
kullanilmaya baslayacak kadar gelismistir. Ulkemizdeki ilk BT kullanimi 1976 yilinda
Ankara Hacettepe Universitesinde gerceklestirilmistir (Inal, 2007; Kahraman, 2010).

Onkolojik hastalar genellikle iyonlastirici radyasyonu igeren ve zaman zaman 6nemli
doz seviyelerine yol acan bir¢cok incelemeye tabi tutulur. Tedavi planlamasi, radyoterapi
prosediirii sirasindaki adimlardan biridir ve tedavi plami i¢in doz hesaplamasinda BT

taramasindan elde edilen veriler kullanilir (Weber and Wieslander, 2018).

BT tarafindan saglanan anatomik bilgiler sayesinde, radyasyon onkolojisi alaninda
kanser hastalar1 i¢in doz dagilimi hesaplamalarinin temeli olarak BT goriintiilerinin

kullanilmasi prosediir haline gelmistir (Khan, Gibbons and Sperduto, 2016).

1.7.1. Sistemin Genel Yapisi

BT sisteminin gantri kisminda bir x-151n1 tiipii ve dedektorler yer alir. X-11n1 tiipii ve
dedektorler kargilikli olarak yerlestirilmistir ve gantri igerisinde kablo kisitlamas1 olmaksizin
(slip-ring teknolojisi) donme hareketi yaparlar. Kesit kalinligi kadar daraltilmis yani kolime
edilmis olan x-151n demeti, hastadan gectikten sonra tiipiin tam karsisindaki dedektorler

tizerine diiser (Inal, 2007).

360%lik dénme sonucunda projeksiyon bilgileri detektorlerde toplanir sonra filtre
geri projeksiyon (filtered back projection, FBP) teknigi ile istenilen kalinlikta kesit
goriintiileri elde edilir. Bilgisayarin hafizasindaki goriintii olusturma matrisleri genellikle
512x512 boyutludur. Goriintii matrisindeki tiim piksel icerikleri bilgisayar hafizasindaki
sayilar ile ifade edilir ve ekranda gri ve gri tonlari ile gdsterilir (Kalender, 2000; Inal, 2007).

Projeksiyon goriintiilerini olusturmak igin iki tiirlii tarama teknigi vardir. Bunlardan
ilki aksiyel tarama olarak adlandirilan tiipiin 360lik hareketini tamamlayarak hemen
pesinden masanin hareket edip diger bir kesit goriintiisiiniin alindig1 tarama teknigidir. Hasta
masasinin z ekseni boyunca hareketinin tiip rotasyonuna oranina pitch faktorii ad verilir ve
aksiyel taramalarda pitch faktorii 1°dir. ikinci tarama teknigi ise tiipiin hi¢ durmadan siirekli

donmesi sirasinda masanin belirli bir hizla gantri icerisinde ilerlemesi seklinde gerceklesir.
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Helikal tarama teknigi ad1 verilen bu teknikte, teknisyenin se¢imine ve sistemin yaziliminda
kayitlt olan protokole bagl olarak pitch faktorii 0-2 arasinda degisir. Helikalde en 6nemli
avantaj veri kaydinin devamli olmasi1 ve z ekseni boyunca istenen kesit kalinliginda BT

goriintiisiiniin olusmasidir (Inal, 2007).

Kullanilmaya baslandig1 giinden beri BT teknolojisindeki yenilikler artarak devam
etmektedir. Giiniimiizde, ilk modellerinde x-1s1n1 karsisina tek bir dedektor olan BT’ler
yerine matrix dedektorli, adaptif dedektorlii ve hibrit dedektorlic BT ler kullanilir. Matrix
dedektorler; paralel siralanmis esit genislikteki dedektdr diziliminden olusur. Adaptif
dedektorler; santralden kenara dogru genisleyen dedektor dizileridir. Hibrit dedektorde
matrix ve adaptif dedektorler birlikte kullanilir. Dedektdr sira sayisinin artmasi x-1§ininin
etkin kullanimini saglayarak veri toplama kapasitesini otomatik olarak arttirmistir. Daha kisa
stirede goriintiileme, daha uzun goriintiileme mesafesi ve daha ince kesit kalinlig1 sagladigi

yararlardir.

1.7.2. Bilginin Toplanmasi

X-1sinlar1  ortamdan gegtikten sonra dedektor iizerinde diiser ve dedektor
malzemesinde iyonlasmaya neden olur. Iyonizasyon sonucu olusan elektrik yiikleri dedektor
devresinin ¢ikisinda x-151n enerjisi ve akisi ile dogru oraltili bir analog ¢ikis verirler. Siirekli
bir formda olan bu gerilim, analogu dijitale ¢evirici (ADC, Analog to Digital Converter)
yardimi ile ayrik forma yani sayisal hale getirilir. Her kesitten gelen analog bilgiler i¢in
digitale cevrilerek bu islem tekrarlanir. Taranacak bdlgeye ait projeksiyonlar dijital olarak
elde edilmis olur. Digital devreler, islem cesitlenmelerine kars1 daha dayanikli, testleri ve
tasarimlar1 daha basittir, programlamaya kars1 daha elverislidir. En 6nemlisi giirtiltiiye kars1

daha az duyarlidir (Inal, 2007; Bor, 2007).

1.7.3. Kesit Goriintiiniin Olusturulmasi

Digital hale getirilmis projeksiyonlar, diger digital devrelerde oldugu gibi kiigiik
resim elementlerinden yani goriintii matrisi denilen piksellerden olusur. Matris sayist iki
kenarindaki piksel sayilarmin ¢arpimiyla hesaplanir. Giliniimiizde kullanilan matrisler

512x512 olmakla birlikte 256x256, 320x320 ve 1024x1024 olan goriintii matrisleri vardir.
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Secilen kesit kalinliklari i¢in olusturulmus her bir matris, {i¢ boyutlu bir sekil olan prizma

ile temsil edilen voksellerdir.

Sekil 10. Piksel ve voksel

Sekil 10’da piksel ve voksel gosterilmistir. Piksel axb olarak voksel axbxd olarak

hesaplanir. D ise goriintii alaninin ¢apidir.

Sekil 11. HU 6lgegi
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Dedektorler tarafindan dlgiilen ve digitale ¢evrilen degerler bilgisayar yardimi ile
vokseller tarafindan tutulan x-1g1n1 degerlerine doniistiiriiliir. Su i¢in x-11n1 tutma degerinin
0 kabul edildigi -1000 ile +3,095 arasinda degisen bir cetvel kullanilarak doniigiim islemi
yapilir. Calismaya katkilarindan dolayi Ingiliz fizik¢i Hounsfield adina bu skaladaki sayilara
Housfield Unit (HU) denir. Bilgisayar tarafindan bu skala kullanilarak tiim voksellere bir
say1 atanir. Yogunlugu sudan diisiik olan dokular eksi sayilar ile yogunlugu sudan yiiksek
olan dokular art1 sayilar ile ifade edilir. Say1 atanmis bu vokseller gri skalaya (sekil 11) gore

eksi ucu siyah art1 ucu beyaz olmak iizere renklendirilen bir kesit goriintiisii olusturulur.

1.8. Temel Goriintiileme Parametreleri

Radyoterapi tedavisi planlamasinda en kaliteli planlamay1 yapabilmek i¢in goriintii
kalitesini saglamak ve olusabilecek sorunlari gidermek gereklidir. BT tarayict performansi,
tarama parametreleriyle ile en miikemmel hale getirilebilir. En kaliteli goriintii ve en az doz
ancak parametrelerin kontrolii etki eden faktorlerin anlagilmasi ile gergeklesir (Goldman,

2007).

Kaliteli gortintii i¢in gerekli olan baslica parametreler tiip akim potansiyeli (kVp),
tiip akim 1s1nlama stiresi (mAs), goriintiilleme alan1 (FOV, Field of View), rekonstriiksiyon
algoritmasi, reformasyon, filtre, matris, ¢ozliniirliik pitch faktorii, kolimasyon ve kesit
kalinlig1 olarak siralanabilir. Parametrelerin degistirilmesi ve sabit tutulmasi iglemleri
yapilarak goriintii kalitesinin ana elemanlar1 olan uzaysal ¢oziiniirliik, kontrast ¢oziiniirliik,
giiriiltii ve artefaktlar iizerinde en uygun klinik birlesim ile net ve kaliteli bir goriintiiden

bahsedilebilir (Atag ve Inal, 2020).

1.8.1. Goriintiileme Alam

Taranacak objenin boyutuna gore FOV segilir. FOV her hastanin ihtiyacina gore 6zel
olarak secilmelidir. Kiicik FOV hastanin gereksiz isinlardan korunmasini saglarken
sagilarak goriintii kalitesini diisiiren 151n miktarini azaltir. Sabit matrisle yapilan ¢aligmalarda
FOV azalirsa voksel degil piksel azalir ve x-151n1 sayisinda ve hasta dozunda azalma goriiliir.
Farkli yogunluklar1 ayirt etmek yani dokular aras1t HU farki anlamina gelen konstrast

¢Oziiniirliik de azalir.
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1.8.2. Kolimasyon

Isin demetinin kalinligina kolimasyon denir. X-151m1 baz filtre ve kursun levhalar
yardimiyla belirli form ve boyutu olan demet haline getirilir. En iyi sonucu alabilmek i¢in
miimkiin olan en dar kolimasyon secilmelidir. Ince kolimasyon segmenin avantajlari;
uzaysal c¢Ozlnirligin (birbirine komsu iki farklt yapiyr ayirt edebilme giici,
bulaniklasmanin Ol¢iisii) artmasi, daha iyi 3D goriintii ve ¢izgisel artefaktlarin azalmasi
olarak siralanabilir. Bunun yani sira bazi dezavantajlar1 da vardir ve bunlar; giiriiltiiniin
artmasi, kontrast ¢ozlniirliigiin azalmasi, inceleme siiresinin artmasi ve kesit sayisinin

artmasidir.

1.8.3. Tiip Akim Isinlama Siiresi

Isinlama parametrelerinden olan mAs, x-1s1n1 foton akigini belirler. Bir diger deyisle
x-1g11 tiip i¢indeki anoda ¢arpmasi i¢in hizlandirilan elektron sayisidir. mAs’nin artmasi
elektron akimi ve x-1g1m1 {retimini arttirir, giiriiltiiyli azaltir. mAs’deki artis kontrast

cOzlintirligii arttirirken hasta dozu ve tiip 1s1s1 da artar.

1.8.4. Tiip Akim Potansiyeli

kVp, x-131n1 demetinin enerjisini dolayisiyla giriciligini belirler. Kullanilan jenarator
tipine gore degisir. Glinlimiizde kullanilan cihazlarda 40-150 kV degerindedir. Cihaz tiim
kritik kVp degerleri igin kalibre edilmelidir. kVp’nin artmasi giiriiltiiyii azaltip gegirgenligi

arttirirken, hasta dozunun artmasina ve kontrast ¢oziiniirliigiin azalmasina neden olur.

1.8.5. Rotasyon Siiresi

Tiipiin 360%’lik bir doniisii icin gecen siire yani toplam tarama siiresidir. Rotasyon
siiresi kisaldik¢a hareket artefakti azalir. Rotasyon zamam uzadik¢a daha yiiksek mAs

verilebilir.
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1.8.6. Rekonstriiksiyon Algoritmasi

Mevcut plandaki kesitlerin istenilen baska bir planda yeniden yaratilmasina denir.
Doku ve viicut boliimiine en uygun goriintiiyli segcme olanagi saglar ve goriintli transfer

siiresi degismez. Ancak farkl filtreler uygulanirsa rekonstriiksiyon siiresi uzar.

1.8.7. Matris

Matrisin degisken olmasi en iyi goriintiiyii elde etmek i¢in kullanilir. Optimal uzaysal
cozlintirlik saglamak i¢in istenilen piksel boyutu segilebilir fakat 512x512 den biiyiik
matrisler cok gerekli degildir. Matris sayis1 azalirsa rekon siiresi de azalir. Yiiksek matris

seciminde uzaysal ¢Oziiniirlitk artmasina ragmen rekon siiresi uzar ve arsiv gereksinimi artar.

FOV (mm)
Matris Sayist

Piksel Boyutu (mm) = (1.9)

1.8.8. Filtre

BT filtreleri tiipten ¢gikan x-1ginlarini absorbe eder. Diigiik enerjili fotonlarin absorbe
edilmesi tiipten ¢ikan x-1sinlarinin ortalama enerjisini arttirir. Bowtie filtre, hasta dozunu
azaltir, yaumusak x-isinlarin1 ortadan kaldirir ve sert x-iginlar1 olugmasini saglar. Hasta
dozunu %50 oranda azaltir. Soft (smooth) filtre, kontrast ¢6ziiniirliigii artirir. Sharp (edge,

enhance) filtre, geometrik ¢oziiniirligii artirir.

1.9. Lineer Hizlandiricilar

Radyoterapi x-isinlar1 ile yapilan tedavi yontemidir bu sebeple x-isinlarinin
ozellikleri tedavinin giivenilirligini artirmaktadir. Diistik enerji seviyesindeki x-1sinlarinin
giricilik kabiliyetleri diisiiktiir bu ylizden derin konumdaki tiimorlerin tedavisi igin
kullanildiklarinda tiimore ulasana kadar tiimdr iizerinde kalan saglikli doku ve organlarda
hasara neden olmaktadir. Farkli doku yogunluklarinda farkli sogurma miktarlarinin olusmasi
da tedavi i¢in uygun degildir. Tiim bu sonuglar yeni caligmalar yapilma ihtiyaci
gerektirmistir ve lineer hizlandiricilar tasarlanmustir. 1928 yilinda isvegli fizik¢i Widerde

tarafindan ilk hizlandirici tiretilmistir.
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Lineer hizlandiricilarin ¢alisma prensipleri x-151m1 tiiplerinin ¢alisma prensibiyle
aynidir. X-151n tliplerinde elektronlar 400 kV’a kadar hizlandirilabilirken, anot ile katot
arasindaki mesafesi uzun olan lineer hizlandiricilarda ise katottan firlatilan elektronlarin,
megavoltaj (MV) elektrik potansiyel farki ve mikrodalgalar sayesinde hizlar1 151k hizina

yaklagtirilir. Modern medikal lineer hizlandiriciya ait sema sekil 12°de verilmistir.
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Sekil 12. Lineer hizlandiricinin elemanlart

Modiilator, merkezinde katot, ¢evresinde anot bulunan silindirik yapili, impuls
(atma) olusturan sebeke agi ve hidrojen thyratron lambalarimi igerir. Gii¢ kaynagi,
modiilatére dogru akim verir ve bu akim modiilatdrde depolanir. Modiilatérden ¢ikan yiiksek
voltajli atmalar magnetron, klystron tiiplerine ve elektron tabancasina iletilir. Magnetron
tarafindan iiretilen elektromanyetik mikro dalgalar, klystron tarafindan giiclendirilir.
Hizlandirici (dalga kilavuzu=e-wavequide), ¢ceyrek dalga boyu aralikli metalik disklerin seri
sekilde siral1 bakir odaciklardan olusan ve yaklagik 10 cm civarinda silindirik bir tiiptiir.
Elektron tabancasi tarafindan elde edilmis 50 keV’lik enerjiye sahip elektronlar hizlandirict
bakir tliptin i¢ine gonderilir. Magnetron veya klystrondan ¢ikan elektromanyetik dalgalar da
hizlandiric1 tiipe gelir. Hizlandirici da 3000 MHz frekansinda titresimler olusturulur ve

yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar, odacigin ortasindaki kanala iletilir. Bu sirada
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elektron tabancasindan elde edilen elektronlar tekrar 50 keV ile hizlandirict bakir tiipe girer,
elektromanyetik dalgalara iist {iste bindirilir ve odaciktan odaciga bu sekilde kanal boyunca
dogrusal sekilde hizlanarak ilerler. Bir odacigin i¢ine girmekte olan pargacik, alternatif akim
geriliminin periyodunun yarisina esit bir zaman i¢in, alan olmayan bir bolgeye siiriiklenir.
Parcacigin siiriiklenme tiipii iginde bulundugu siirede gerilim kutuplanmasi tersine ¢evrilir
ve pargacik, bir sonraki boslugu gecerken hizlandirilir. Elektronlarin son hizlari her odacikta
aldiklar1 hizlarin toplami kadardir. Bu isleme lineer hizlandirma denir (Cakir ve Bilge,

2012).

Vakum pompasi, lineer hizlandirma odalarinda titresimlerin hepsinin ayni frekansta
olmasini saglar ayrica frekans diizenleyicisi ve lineer hizlandirici tiipiinde olusabilecek
iyonlar1 tutarak daha once olusturulan vakumu saglar. Manyetik odaciklar elektronlari bir
demet halinde toplar ve demet halinde hedefe gonderir. Elektronlar, hizlandiricidan yaklasik
3 mm capinda pencil beam olarak ¢ikarlar. Enerjileri daha yiiksek 1sinlar elde etmek i¢in,
1ginlar, tiip ile hedef arasindaki ydnlendirici miknatis ile 90° veya 270° saptirilarak elektron
demetinin ¢ikacagi kafa kismima yonlendirilir ve hedefe veya yapmin digina verilir (Cakir

ve Bilge, 2012).

Lineer hizlandirici tarafindan olusturulan x-1g1m1 demetleri derine yerlesmis
tiimorlerin tedavisinde kullanilir. Lineer hizlandiricilarda ¢ikan 1sinlarin odak noktasi ¢ok
kiiciik olmasi nedeniyle radyasyon demetinin sinirlari keskindir ve heterojen dagilima

sahiptir (Cakir ve Bilge, 2012).

1.10. Tedavi Planlama Sistemi

Tedavi planlama sistemi (TPS), radyoterapide tiimor kontroliinii en iist diizeye
¢ikarmak ve normal dokuda olugabilecek komplikasyonlar1 en aza indirmek i¢in kullanilan
x-151n demetlerinin sekillerini ve doku farkliliklarina gore doz dagilimlarini belirlemek igin
kullanilan bilgisayar programidir. Doku ve organlar gibi tiimor voliimleri de 3 boyutlu
modellerle temsil edilebilir. Tedavi planlama siirecinde doz dagilimi ve ilgili hesaplamalarin
dogru ve giivenilir bir sekilde elde edilmesi i¢in TPS verilerinin biitiinliik i¢cinde olmasi

gerekir (Nurhat, 2012).

1970’lere kadar tedavi planlama manuel olarak dozimetristlerin uygun 15in agirligi

ve karma filtre se¢imi ile yapiliyordu. Tedavi planlama bilgisayarlarina gecis 1970’1 yillarin
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bagsinda gergeklesti. Spear PC, PC-12, RAD-8, Theratronics ve ADAC kullanilan ilk
planlama bilgisayarlaridir. Iki boyutlu olan bu planlama bilgisayarlari, hizli ve dogru tedavi
planlari, hasta dig konturlari, hedef hacim ve kritik yapilarin belirli bir diizlemde ana
hatlariyla girisine olanak sagliyordu. BT gelisimiyle birlikte hastanin anatomisi daha

anlasilir hale geldi ve BT tabanli TPS’ler kullanilmaya baslandi (Nurhat, 2012).

Tedavi planlama siireci, 151 verilerinin TPS’ye girilmesi ile baslar, tedavi plam
olusturulur ve son olarak veriler tedavi cihazina gonderilir. Tedavi planlamada yazilim ve
donanim gelismeleri mevcut sistemlerin doz hesaplama ve optimizasyon {izerinedir.
Bilgisayar ve goriintiileme teknolojilerinin gelismesi ile paralel olarak tedavi planlama
bilgisayarlar1 ve planlama algoritmalar1 da gelismistir. Sistemler sanal hasta iizerinde 151n
gorilis alanindan goriintii (Beam’s eye view- BEVs) ve yeniden sekillendirilmis dijital
radyografiler (Digitally reconstructed radiographs- DRRs) ile goriintiilemeyi miimkiin
kilmistir. Doz hesaplama algoritmalarinda Monte Carlo (MC) teknigi kullanilarak doz
hesaplama hizi arttirilmistir. Planlama, hedef ve kritik organlarin doz sinirlamalarinin
kullanic1 tarafindan belirlendigi optimizasyon tekniklerinin kullanildigi tersten planlama
olarak yapilir. Doz optimizasyonu; BT ’de doz-voliim histogramlar1 (DVHs) kullanimi ile
gergeklesir. TPS ile hasta i¢in uygun tedavi plani yapilirken sistem i¢indeki donanim ve
yazilimlar1 kullanilarak algoritmalar sayesinde doz hesaplamalar1 yapilabilmektedir (Nurhat,

2012).

Monoco TPS’de, doz hesaplama algoritmasi olarak MC-dose to water (Dw) modu,
MC-dose to medium (Dm) modu, pencil beam (PB) ve collapse cone (CC) bulunmaktadir.

Bu 6zellik kullaniciya bireysel tedavi planlama imkani1 sunmaktadir.

1.11. Doz Hesaplama Algoritmalari

Radyoterapide doz dagilim hesabi yapilirken yiizde derin doz ve izodoz egrileri
kullanilmaktadir ve bu egriler su veya su esdegeri ortamlarda homojen olarak elde
edilmektedir. Ancak insan anatomisi farkli fiziksel ve radyolojik 6zelliklere sahip kemik,
akciger, kikirdak, dis, yag, hava boslugu gibi c¢esitli doku ve organlardan olugmaktadir.
Inhomojen yapida olan bu doku ve organlar atom numarasi, elektron yogunlugu (ED) ve
kiitle yogunlugu bakimindan farkli ozelliklere sahip olduklarindan dolay1r foton ve
elektronlarin  aktarilmasinda ve sogurulmasinda degisikliklere yol ag¢maktadirlar.
Radyasyonun enerjisi, alan biiyiikliigi ve ortamin fiziksel oOzellikleri gibi etkenlerin
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inhomojen ortamda meydana getirdigi doz dagiliminda degisiklikleri hesaplamak ve
diizeltmek i¢in gesitli yontemler gelistirilmistir. Bu yontemler TPS’lerin doz hesaplama

algoritmalarinda kullanilmaktadirlar (Durmus, 2018).

Radyoterapide uygulanmak istenen doz dagilimi, TPS’lerdeki hesaplama
algoritmalar1 ile belirlenir. Bu yiizden algoritmalarin dogru doz hesab1 yapmasi
radyoterapide tedavi basarisi i¢in dnemlidir. TPS’lerin radyasyon alan verileri 6l¢limlerinin
sisteme girilmesi ve Ol¢iimlerin dogrulanmasi birgok degisken parametreye baglidir

(Durmus, 2018; ICRU report 91, 2017).

TPS’de diizeltme tabanli, model tabanli ve MC doz hesaplama algoritmalar

kullanilmaktadir.

1.11.1. Diizeltme Tabanh Algoritmalar

Diizeltme tabanli algoritmalar, su fantomunda 6l¢iilen derin doz egrileri ile ¢esitli
derinliklerde alinan doz profillerini kullanarak interpolasyon yontemi ile doz hesabi
yapmaktadirlar. Diger bir deyisle standart 6l¢timlerin ve diizeltme faktorlerinin kullanildigi
bir doz hesab1 yontemidir. Diizeltme tabanli algoritmalarin stereotaktik tedaviler igin
kullaniminin ¢ok uygun olmadig1 Uluslararast Radyasyon Birimleri ve Olgiimleri Komitesi
(ICRU)’nin 91. raporunda belirtilmistir. Su gibi homojen ortamlarda dogru sonuglar
bulunurken doku heterojenitesinin yiiksek oldugu bolgelerde sacilan dozu hesaba katmadigi
icin hedef hacim ve etrafinda %10’a kadar hatali doz hesabina yol agabilmektedirler (Evans,

2006; ICRU report 91, 2017).

1.11.2. Model Tabanh Algoritmalar

Model tabanli algoritmalar, radyasyonla pargacik etkilesimini, enerji salinimini,
ikincil elektronlarin dagilimini, sagilan ve aktarilan enerjiyi hesaba katarak islem
yapmaktadir. Birinci tip model tabanli algoritmalar heterojenite diizeltmeleri i¢in Equvalent
Path Length (EPL) olceklendirilmesi ile hesaplama yapar. Ikinci tip model tabanli
algoritmalarda ise birinci tip model tabanli algoritmalarda modellenmemis olan lateral

elektron transportlar da dikkate alinmistir (Durmus, 2018).
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1.11.3. Monte Carlo Algoritmasi

Temel fizik yasalar1 kullanilarak madde i¢indeki bir¢ok sayida pargacik ve foton
etkilesmesinin simiile edildigi bir tekniktir. MC, bilgisayarlarin ve yazilim kodlarinin
gelismesiyle birlikte hesaplama siiresi kisaldi ve en ¢ok tercih edilen ve en dogru sonuglara

ulagilan yontem olmay1 basardi (Evans, 2006; Durmus, 2018).

MC doz algoritmasi ile hasta tedavi dozu dogru ve sorunsuz olarak
hesaplanabilmektedir. Foton ve parcaciklarin olas1 etkilesimleri belirlenerek baglanir.
Simiile edilen parcacik sayist ile tahmin edilen doz dagilimi dogru orantili olarak degisir.
Ancak simiile edilen pargacik sayisinin artmasi bilgisayarin doz dagilimmin hesaplama

siiresini artirmaktadir (Khan, 2010).

MC tabanlhi algoritmalar cihaz, kaynak, hasta modellenmesini ve 1sin demet
dagilimim kullanarak hesaplama yaparlar. MC algoritmalarda ilk olarak 151n modellenir ve
hastaya ulagsmadan 6nce aki dagilimi gergeklestirilir. BT goriintiileri {izerinde istenilen bir
noktadaki dozun ve doz akismnin hesaplanmasi ikinci kismi olusturur. Ikinci kistmda hastanin
iizerindeki akiy1 ve dozu hesaplayabilmek i¢in her bir vokselin yogunlugu ve materyal tipi
tespit edildikten sonra x-1511, hedefte birincil bir fotonla baslar. Birincil fotonun yoniiniin
ve enerjisinin muhtemel dagilimlar1 daha 6nceden cesitli dlgiimlerle karsilagtirilarak elde
edilmis ve lineer hizlandiriciya bagli olarak rastgele iiretilir. Standart veri tablolar
kullanilarak her bir etkilesim olasilig1 belirlenir. Bu etkilesimlerden olusan ikincil
elektronun veya fotonun 6zellikleri son simiilasyon icin kayit altina almir. Birincil foton
voliimden ayrilana kadar veya absorbe edilene kadar bu islemler tekrar edilir. X-151m1
hedefinde yeni birincil fotonun olusmasi ile sirasiyla takip eden bu islemler, birka¢ milyon
kez tekrarlanir. Gergek tedavi sirasinda kullanilan isinlarindaki tiim fotonlarin dozlari

depolanmasiyla vokseldeki toplam doz hesaplanir (Durmus, 2018).

Konvansiyonel algoritmalara gore hesaplama siiresinin uzun olmasina ragmen, MC
algoritmalar hasta igerisinde doz dagilimin1 hesaplamada altin standart algoritma olarak
kabul edilmistir. inhomojen dokularin yiizeylerinde pargacik dengesizligi olusmasina
ragmen MC simiilasyonlar1 hesaplama dogrulugunda 6nemli bir basar1 saglamaktadir (Khan,

2010; Ma, et al., 2008).
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1.12. Stereotaktik Viicut Radyoterapi

X 1ginlarmin tedavi amagh kullanilmaya baglamasindan itibaren hedef voliime
verilmesi planlanan optimum doz, voliim cevresindeki saglikli doku ve organlarin
korunmasini saglayacak sekilde hesaplanmistir. Bu amaca hizmet eden tekniklerden biri de
stereotaktik radyoterapidir (SRT). Eksternal bir radyasyon tedavisi yontemidir. Goriintiileme
teknolojisindeki  gelismeler, lezyonun konumunun dogru olarak belirlenmesini
kolaylagtirmistir. Tedavi sirasinda hedefi kagirmamak ve saglikli organlar ile dokular
korumak icin verilmesi gereken emniyet marjlar1 azalmistir. Tedavinin tek fraksiyonda degil
birka¢ fraksiyonda tekrarlanabilir olmasi tedavi kullanabilirligini artirmigtir. Genel olarak

yliksek radyasyon dozlarinin birkag fraksiyonda uygulanmasi SRT olarak tanimlanir.

Konvansiyonel tedavi uygulamalarinda, tiimor boyutu sinirlanmasi olmadan 1,8-3
Gy/fraksiyon arasinda dozlarda 10-30 fraksiyonda tedavi uygulanabilir. Ancak SRT, kiiciik
boyutlu tiimérler i¢in 6-30 Gy/fraksiyon arasinda olan dozlarla 1-5 fraksiyon olarak
uygulanmaktadir (Durmus, 2018).

Kranyal disinda tiim viicut i¢in yapilan SRT uygulamalarina stereotaktik viicut
radyoterapisi (SBRT) denilmektedir. SBRT viicudun herhangi bir bdlgesinde konumu ii¢
boyutlu olarak belirlenmis bir voliimiin giinliik seanslarda dozu ve siireyi uzatarak toplam
tedavi siiresinin kisaltilmasi anlamina gelir. Yan etkileri artirmadan hastalar i¢in ¢ok daha

uygun ve maliyeti diisiik bir tedavi seklidir.

Vertebra SBRT, vertebra metastazi olan hastalarda tiimore daha yiiksek dozlar
verirken medulla spinalis ve ¢cevre dokularin aldig1 dozu en aza indirme avantajina sahiptir.
Birincil segenek olarak tercihen diisiik hacimli vertebral metastazlar icin potansiyel bir

tedavi secenegidir.

1.12.1. SBRT icin Plan Kalite indeksleri

Tedavi i¢in uygun, hedefte optimum dozu saran ve kritik organlarda minimum doz
dagilimi elde etmek icin yapilan planlarin dozimetrik karsilastiriimasinda gerekli olan
faktorlerden bazilar1 da heterojenite indeksi (HI), gradient indeks (GI) ve konformite indeks

(CI) ve homojenite indeksi (HI,cru) dir.
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Homojenite Indeksi

Homojenite indeksi (Hlicr), hedef hacimdeki doz dagiliminin homojenligini analiz

etmek i¢in kullanilir. Hl,cry hesaplamak igin gerekli doz degerleri agagidaki gibidir.
D2: %2’lik sogurulan doz
Dso: %50°1ik sogurulan doz
Dos: %98’lik sogurulan doz

)
Hljcpy = =2 (1.10)

Heterojenite Indeksi

Heterojenite Indeksi (HI), hedef hacimdeki doz dagilimimin heterojenligini analiz

etmek i¢in kullanilir. HI hesaplamak i¢in gerekli doz degerleri asagidaki gibidir.
Dos: %95°1ik sogurulan doz

Dmax: Hedef voliimdeki max sogurulan doz

Dmax
HI = >pe (1.11)

Konformite indeksi

Konformite Indeksi (CI), planlanan tiimdr hacminin sekline ne kadar uygun doz

dagilimin elde edildiginin gdstergesidir.
TV: Hedef volim
PIV: Tanimlanan dozun izodoz hacmi

TVev: Hedef voliimii saran izodoz hacmi

c] = e TVeiv (1.12)

TV+PIV
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Gradient Indeks
Gradient Indeks (GI), hedef voliim disinda kalan doz degisim hizin1 ifade eder.
PIV: Tanimlanan dozun izodoz hacmi

PIVha: Tanimlanan dozun yar1 degerinin izodoz hacmi

__ PlVpair
Gl =—1* (1.13)
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IKiNCi BOLUM
KURAMSAL CERCEVE/ONCEKI CALISMALAR

2.1. Literatiir Calismalari
2.1.1. Radyolojik Parametrelerin HU-ED Egrisine ve TPS’ye Etkileri

Guan ve arkadaslari, kVp ve mAs degisimi ile elde edilen HU degerlerine karsi
cizilen HU-ED egrilerinin tedavi planlamasi sirasinda neden oldugu dozimetrik farkliliklari
aragtirmiglar. 80 kVp kullanan BT taramalar1 hesaplanan radyoterapi dozu 130 kVp’ye gore
%?2 kadar daha yiiksek bulunmus. 80 mAs kullanan BT taramalari i¢in 300 mAs'a gore %1-
1,5'e kadar daha yiiksek bulunmus. Diislik yogunluklu kemikler (femur bas1 gibi) ve akciger
icin, farkli kVp ve mAs ayarlariyla fark %1 veya daha az oldugu vurgulanmis. Radyoterapi
dozunun farkli HU-ED egrilerine gore %2'ye kadar degistigi bildirmisler (Guan, vd., 2002).

Gheng B. Saw ve arkadaslari, HU degerlerini radyolojik parametrelerle
iliskilendirmek ve TPS’de uygulama prosediirii haline getirmek i¢in yaptiklar1 ¢alismada
BT’deki tarama parametrelerinin TPS’ye nasil girilecegini, bu parametrelerin TPS’ye
etkilerinin neler oldugunu arastirmislar. Ugiincii nesil olan GE Lightspeed Plus tarayici
helikal modunda kullanilmig. BT tarayicida 5 mm kesit kalmlhiginda standart tarama
protokollerinde kullanilan 120 kVp'lik tipik bir tarama parametresi kullanilmistir. Doku
karakterizasyon fantomu olarak CIRS Model 062 (CIRS Doku Simiilasyon Teknolojisi,
Norfolk, VA) ve GE Lightspeed Plus tarayici ile farkli malzemelerden yapilmis 17 dahili
doku karakterizasyon fantomunu kullanmiglar. Fantom taramasi sonrasi elde edilen
goriintiiler daha sonra Eclipse ve Pinnacle TPS’ye indirilerek tedavi planlama is
istasyonunda, eklerin HU degerini belirlemek i¢in eksenel goriintiiler alinmis. Ortalama HU
degerleri, dahili doku materyallerinin yogunluguna karsi ¢izdirilmis. Bilinear denklemlerden
yogunluklara kars1 yeni bir HU degeri iiretilmis ve ardindan TPS ‘ye girilmis (Saw, vd.,
2005).

Philips Pinnacle TPS (Philips Medical, Andover, MA) ig¢in doku
karakterizasyonlarina gore olugturulan HU-ED egrisi, Varian Eclipse TPS (Varian, Andover,
MA)’ye kiyasla tamamen farkli olarak bulunmus. Sekil 13’de gosterildigi gibi, ortalama HU
dokularin fiziksel yogunluklarina, sekil 14’de goreceli ED’ye karsi ¢izilmis (Saw, vd.,
2005).
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Sekil 13. Philips Pinnacle TPS ile elde edilen HU-ED egrisi (Saw, vd., 2005).
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Sekil 14. Varian Eclipse TPS ile elde edilen HU-ED egrisi (Saw, vd., 2005).

Varian Eclipse TPS icin HU degerleri -1000 ile 3071 arasinda oldugu bulunurken,
Philips Pinnacle TPS i¢in HU degerleri 0 ile 4096 arasinda oldugu bulunmus. Philips
Pinnacle TPS i¢in ayarlanan goriintiiniin HU degeri, BT tarayicidan ayarlanan goriintiiniin

HU degerine 1000 sayisal degeri eklenerek elde edilmis (Saw, vd., 2005).

HU; kVp, filtrasyon ve rekonstriikksiyon algoritmasi gibi bireysel tarayici
parametrelerine baglh oldugundan dolayr HU-ED egrisini 6l¢iimlerle belirlemek gerektigini
vurgulamiglardir. Doku karakterizasyon fantomu tasarlayarak HU-ED  egrisini
olusturmuslardir. HU-ED egrisi tizerindeki kVp ve kesit kalinliginin etkisini en aza indirmek
icin uygun tarama parametreleri se¢ilmesi gerektigini, secilen kVp’nin ise radyoterapi
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hastalar1 i¢in tarama protokollerinde kullanilan tipik degerler olmasinin 6nemini
vurgulamiglardir. Eclipse TPS’de HU degerleri goreceli ED’ye gore cevrilirken, Philips
Pinnacle TPS’de HU degerleri fiziksel yogunluga gore hesaplanmaktadir. Bu sebeple
taramadan sonra, BT goriintiilerinin ortalama HU degerlerini ve standart sapmasini
belirlemeden dnce bireysel TPS indirilmesi gerektigi ve HU belirlendikten sonra verilerin
denklemlerle hesaplanmasi gerektigi konusunda fikir birligine varmiglardir. Caligmalari,
denklemleri TPS’ne veri girisinde enterpolasyon yapilmamasi i¢in goreceli ED verisine karsi

HU {iretmek i¢in kullanilmasinin 6nemini gdéstermistir (Saw, vd., 2005).

Hughes ve arkadaslariin yaptig1 ¢alisma ise MV koni 1sinli BT (MV CBCT) i¢in
farkli parametrelerin ED kalibrasyonuna etkisini degerlendirmek hakkindadir.
Caligmalarinda Siemens MV CBCT sistemi ve MVision yazilimi kullanmiglar. Monitor unit
MU) 5, 8, 15 ve 60 MU, goriintii diizenleme filtresi (bas ve boyun ve pelvis), yeniden
yapilandirma matrisi boyutu (256 x 256 voksel ve 512 x 512 voksel) ve ED fantomunu saran
ekstra kat1 su ilavesi kullanilmistir. 0,292 e/cm?'den 1,707 e/cm®ye kadar goreceli ED'ler
iceren bir Gammex elektron yogunluklu BT fantomu, bu kosullarin her biri altinda

goriintiilenmis (Hughes, vd., 2012).

MV CBCT piksel degeri ve ED arasindaki dogrusal iliski, tim MU ayarlar1 ve ED
araliginin Ustiinde gosterilmistir ve MU sayisindaki degisikliklerin MV CBCT-ED
kalibrasyonunu Onemli Olclide degistirmedigi saptanmistir. Farkli rekonstiiksiyon
filtrelerinin kullanilmasinin, fantomu saran kati su ilavesinin yam1 sira MV CBCT-ED
kalibrasyonunu etkiledigi bulunmustur. 15 MU bas ve boyun rekonstriiksiyon filtresi MV
CBCT goriintiisiinden simiile edilmis goriintii verileri ve goriintii veri parametrelerinden ve
15 MU pelvis rekonstriiksiyon filtresinden bir MV CBCT-ED kalibrasyon egrisi ve 15 MU
pelvis rekonstriiksiyon filtresinden hesaplanan tedavi planlarindan alman doz dagilimlar
kiiciik ve klinik olarak énemsiz farkliliklar oldugunu géstermistir. Bu nedenle, tek bir MV
CBCT-ED kalibrasyon egrisinin kullanilmasi, herhangi bir klinik farkliliga yol a¢gmasi
muhtemel degildir sonucuna varilmistir. Bununla birlikte, doz raporlamasinda minimum
belirsizligin saglanmasi i¢in, MV CBCT-ED kalibrasyon ol¢iimleri parametreye o6zel
kalibrasyon oOl¢timleri kullanilarak gerceklestirilebilecegini gostermislerdir (Hughes, vd.,

2012).

Dogru doz hesaplamalar i¢in radyoterapi TPS’de HU-ED arasinda dogru bir iligki

saglanmas1 gerekir. Bu kapsamda yapilan ¢alismalardan bir digeri ise, Reza Mahmoudi ve
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arkadaglarinin, 6lciillen HU degerlerinin, radyoterapi TPS'lerinin HU kalibrasyonu igin
kullanilan doku karakterizasyon fantomuna olan enerji bagimliligin1 ve tedavi planlamada

hesaplama dozlarinda ortaya ¢ikan hatalar1 arastirmak tizerine yaptiklari caligmadir.

Caligmada, dokularin simiilasyonu i¢in doku karakterizasyon fantomu olarak
kullanilan farkli materyaller ve silindirik bir su fantomu tasarlanarak HU’lar elde edilmis.
Tarayicinin kVp degisimi nedeniyle doku karakterizasyon fantomunun HU degisimlerinin
TPS'min doz hesaplamasi iizerindeki etkisini degerlendirmek igin, taranan fantomun {i¢
kVp'deki dilimleri istenen TPS'lere (MIRS ve CorePLAN) aktarilmis (Mahmoudi, vd.,
2016). Sekil 15’te farkli kVp’ler i¢in tarayici ve TPS’ler ile elde edilen BT numaralar

gosterilmisgtir.
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Sekil 15. Farkli kVp’ler i¢in tarayici ve TPS’ler ile elde edilen BT numaralari (Mahmoudi,
vd., 2016).

Doz hesaplamalari, alan boyutu 10x10 cm? olan 6 MV ve 15 MV foton enerjilerinde

SSD 100 cm’deki TPS’de yapilmis ve 100 MU ile 1sinlanmig (Mahmoudi, vd., 2016).

Doku karakterizasyon fantomu olarak slingerimsi kemik i¢in PVC, yag icin
polietilen, yumusak doku i¢in akrilik ve su, kas icin piring tozu, yogun kemik igin
aliminyum ve kortikal kemik i¢in gercek bir dana baldir kemigini kullanmiglar. Akrilikte
110 kVp i¢in % 1,19 ile en kii¢lik mutlak fark bulunurken kVp arttikca HU degeri artmas.
PVC 6l¢iim sonuglarina gore % 0,15 ile en kiiglik mutlak fark, polietilen ile % 0,13 ile en
kiigtik mutlak fark, piring tozu ile yapilan 6l¢timlerde 1,17 ile en kiigiik mutlak fark 80 kVp
icin bulunmus. PVC, polietilen ve piring tozunda kVp arttikca mutlak fark artmis ve HU
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degerleri azalmis. Su ile yapilan 6l¢iim sonuglari ise 130 kVp i¢in en kii¢iik mutlak fark %
5,24 olarak bulunurken kVp arttikca HU degeri artmig. Aliminyum 6l¢iim sonuglari ise en
diistik mutlak farkin 110 kVp oldugunu gostermis ve kVp arttikca HU degeri azalmus.
Gergek kemik ile yapilan dl¢iim sonuglarinda mutlak farklar en fazla olup en diisiik mutlak
fark 80 kVp i¢in % 6,20 olarak bulunmus, kVp arttikca HU degerleri azalmis. Gergek kemik
icin BT tarayicidaki HU degerleri 80, 110 ve 130 kVp i¢in sirasiyla 2083, 1607 ve 1471 HU
bulunurken, CorePLAN TPS’deki HU degerleri 80, 110 ve 130 kVp i¢gin sirasiyla 2217, 1716
ve 1571 HU olarak bulunmus (Mahmoudi, vd., 2016).

Doku karakterizasyon fantomlar1 i¢in BT tarayict ve TPS’lerin HU degerleri
arasindaki ortalama mutlak yiizde farkliliklari CorePLAN igin %3,22+2,57 ve MIRS igin
%2,88+2,11 olarak hesaplanmistir. Ayrica, iic kVp'de her foton 1sinindan hesaplanan tim
dozlar arasindaki maksimum mutlak yiizde farkinin %]1,2'den az oldugu bulunmus. Etkin
atom numarasi diisiik olan malzemelerde enerji arttikca ortalama HU degerinin arttig
goriilmiistiir. Yogunlugu suya gore daha az olan malzemeler HU farklarinin daha yiiksek
kVps (110-130) ile daha kii¢iik oldugunu belirtmisler. Ger¢ek kemik disinda yogunlugu
sudan yiiksek olan malzemelerde bu sorun tam tersi bulunmus. Ayrica, diisiik kVp'li yiliksek
yogunluklu malzemelerin taranmasmin giriilti ve ¢izgi artefaktlarinda artisa neden
olabileceginden dolayr HU tanimlamak i¢in standart foton enerjisinin yoklugunda, yiiksek

kVp’li x-151nlari ile BT taramasi yapilmasimi énermislerdir (Mahmoudi, vd., 2016).

Radyoterapi tedavisi planlamasinda goriintii kalitesini saglamak ve olusabilecek
sorunlar1 gidermek i¢in BT tarayici performansindaki varyasyonun tarama parametreleriyle
degerlendirilmesini konu alan ¢alismada Anne T. Davis ve arkadaslar1 radyoterapi tedavisi
planlamasi i¢in kullanilan bir BT tarayicida tarama parametrelerinin ayarlanmasinin goriintii

kalitesini ve HU’lar1 nasil etkiledigini arastirmiglar (Davis, vd., 2017a).

Toshiba Aquilion LB tarayicidaki goriintii kalitesinin tarama parametreleriyle nasil
degistigini degerlendirmek i¢in bir Capthan fantomu kullanmiglar. FOV, kolimasyon,
gorlintli dilim kalinligi, dondiirme basina etkin mAs ve rokonstriiksiiyon algoritmasi
parametrelerininin farkli materyallerin HU'lar1, yiiksek kontrastli uzaysal ¢oziiniirliik
(HCSR), kontrast-giiriiltii oran1 (CNR), HU tekdiizeligi, tarama yonii diigiik kontrast ve BT

doz indeksi iizerindeki etkileri degerlendirmislerdir (Davis, vd., 2017a).

Sonug olarak, CNR ve HCSR nin, en ¢ok rekonstriiksiyon algoritmasi, FOV ve etkin
mAs ile degistigini, daha dar kolimasyon ile daha yiliksek dozlar vererek BT doz indeksi
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onemli bir etkiye sahip oldugunu belirtmigler. Etkin mAs ile doz artmig olup en yiiksek HU
farkliliklar1 rekonstriiksiyon algoritmasi degistirilirken goriilmiis. Suya yakin yogunluklar
icin 56 HU ve kemik benzeri malzemeler i¢in 117 HU degerler bulunmus. FOV'un HU
iizerinde dnemli bir etkiye sahip oldugu ancak rekonstriikksiyon FOV'un ve etkili mAs'lerin
HU degerlerini etkilemedigi goriilmiis. Incelenen tiim tarama parametreler, goriintii kalitesi
Olgtimlerini etkilemis ancak iglerinden en Onemli olanlar rekonstriiksiyon algoritmasi,
yeniden yapilandirma FOV’u, kolimasyon ve etkili mAs oldugu konusunda fikir birligi
saglanmis. Sonuglar Toshiba Aquilion LB tarayictya 6zel olsa dahi radyoterapi planlamasi
icin kullanilan herhangi bir BT tarayicinin performansim1 karakterize etmek igin
kullanilabilecek bir metodolojinin uygulanabilir oldugunu belirtmisler. Bu, BT tarama
protokollerini optimize etmek isteyen radyoterapi merkezleri icin faydali bir referans

saglayacagini 6ne slirmiiglerdir (Davis, vd., 2017a).

Tablo 1

Tarama parametrelerinin goriintii kalitesi ve HU degerine etkisi (Davis, vd., 2017a).

Goriintii Kalitesi Kontrast HU varyasyonu IAEA
CNR HCSR CTDlvol
Metrigi ¢oziiniirliik toleransini astyor

Kolimasyon Evet ++ Hayir Evet + Evet ++ Hayir
Dilim genisligi Evet + Hayir Hayir Hayir Hayir
Edinim FOV

.. 1n1“m Evet + Evet ++ Evet + Evet + Evet ++
(tiimii)
Edinim FOV
“ 01(;1_“71:) 0) Evet + Evet ++ Hayir Evet + Hayir
Yenid
Yaell[l)lll::ma FOV Evet + Evet ++ Hayir Hayir Hayir
Etkin mAs Evet ++ Hayir Hayir Evet ++ Hayir
Rekonstriiksi

¢ Ofls ruksiyon Evet ++ Evet + Evet ++ Hayir Evet ++
algoritmasi

Tablo 1°de “++' notasyonu, dl¢iilen goriintii kalitesi metrigi lizerinde en biiyiik etkiye
sahip olan parametreleri belirtmek i¢in kullanmilmistir. Sonuglar diger calismalarla

karsilastirildiginda genel bir tutarlilik oldugu goriilmiistiir (Davis, vd., 2017a).

Davis ve arkadaslarn tarafindan yapilan bir diger ¢alisma, radyoterapi tedavisi
planlamasi i¢in BT taramalarmin kullanimiyla ilgili yayimnlan, 6zellikle tarama protokolii

degisikliklerinin HU ve tedavi planlama dozimetrisi ile BT goriintii kalitesi tizerindeki
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etkisini gozden gegirmek icin yapilmistir. kVp, FOV ve rekonstriiksiyon algoritmalarindaki
degisikliklerin dikkate deger HU degisiklikleri iirettigi bulunmustur. Planlama dozunu %0,1
degistirmeden tolere edilebilen HU degisikliginin derecesi viicut bolgesi ve boyutuna,
planlama algoritmalarina, tedavi 151n enerjisine ve plan tipine bagl oldugu gorilmiis.
Yumusak doku HU degerindeki bir degisiklik, kemik ve hava icin HU degerindeki
degisikliklerden daha biiyiik bir etkiye sahiptir. Yumusak doku i¢in 620 HU'luk ve akciger
ve kemik i¢in 650 HU'luk HU toleranslarinin tedavi planindaki doz degisikliklerini <%1 ile

sinirlayacagi ileri siiriilmiis (Davis, vd., 2017b).

Yapilan ¢aligmalardan digeri ise Minoru Nakao ve arkadaslarinin radyoterapi TPS’de
diizlestirici filtresiz (FFF) 15in kullanarak her doku tipine karsilik gelen goreceli bir ED
tolerans seviyesi olugturmak {izerine olan ¢alismadir. Standart doku verilerine dayanarak
goreceli ED tolerans seviyelerini belirlemeyi ve 6zel bir fantom ile dogrulamayi
amaglamiglardir. Cok sayida tedavi plan1 gézden gegirilerek doku kalinliklar (su: 20 cm,
akciger: 10 cm, kemik: 7 cm) belirlenmistir. Calismalarinda hem 6 MV hem de 6 MV-FFF
enerjileri i¢in goreceli ED tolerans seviyelerini belirlemisler ve sonug olarak bir FFF 1g1m1
ile her doku tipi i¢in goreceli ED tolerans seviyelerini belirleyerek 1sin enerjisi azaldiginda
tolerans seviyeleri daha kat1 oldugundan, tolerans seviyeleri bir TPS'de kullanilan en diisiik
enerji tarafindan belirlendigine karar vermislerdir (Nakao, vd., 2017). Sekil 16’da farkl

enerjiler i¢in doku kalinligina kars1 goreceleri ED toleransi verilmistir.
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Sekil 16. Farkli enerjiler i¢in doku kalinligina kars1 goreceleri ED toleransi (Nakao, vd.,
2017).
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Degisen doku kalinligindaki goreceli ED toleranslart 4 MV, 6 MV, 10 MV, 6
MVFFF ve 10 MVFFF i¢in sirasiyla 0,045, 0,053, 0,070, 0,044 ve 0,060 idi. Sekil 16°da 4
MYV ile 6MV FFF c¢izgilerinin ¢akigtigi goriilmiistiir (Nakao, vd., 2017).

Mahur ve arkadaslar1 radyoterapide TPS’lere, BT goriintiileri ile elde edilen HU
degerlerine goére veriler girildigini ve bunun o6zellikle inhomojen ortamlarda doz
hesaplamasim etkiledigini belirtmiglerdir. BT tarama esnasinda tiip voltajinin HU-ED
egrisini nasil etkiledigini aragtirmislardir. En yiiksek varyasyon, yiiksek yogunluklu
malzemeler ve en diisiik kVp ile yapilan BT taramasi durumunda kaydedildi. Farkl
yogunluklara sahip materyallerin farkli kVp degerlerine gére bulunan sonuglarin %1 iginde
oldugunu bulmuslardir. Bu nedenle klinik pratikte 120 kVp tiip voltaji ile HU-ED egrisinin

olusturulabilecegini 6ne siirmiislerdir (Mahur, vd., 2017).

Metal artefaktlarin neden oldugu belirsizlik hakkinda g¢alisma yapan Kibly ve
arkadaglari, caligmalarinda, 3-6 cm derinliklerde 6MV i¢in ED tolerans araliginin 0,18-0,09
oldugunu gdstermislerdir. Artefakt iceren goriintiilerin neden oldugu ED’deki bu tiir
belirsizlik seviyeleri ile TPS’de hesaplama yapilmasimin hesaplanan dozda %2’den fazla
belirsizlige karsilik gelecegini vurgulamislardir. Bu nedenle, metalik artefakttaki
iyilesmenin diizeltilmis goriintiilerdeki goreceli ED degerleri iizerindeki etkisinin énemi,

TPS’de doz hesaplama dogrulugu i¢in gerekli goriilmiistiir (Kibly, vd., 2002).

Alinejad ve arkadaglari, literatiirde Onerilen optimize edilmis goriintilleme
parametrelerinin kullanilmasinin, metalik implantlar varliginda spinal radyasyon alanlarinin
tedavi planlamasi icin gereken goriintii kalitesi {izerinde etkili olup olmayacagin
aragtirmislar. Ilgili goriintiileri karsilastirarak kVp’nin ve mAs'in yiikseltilmesini ve
genigletilmis BT 06lceginin (ECTS) uygulamasini incelemigler. Optimum goriintiileme
parametrelerinden olan yiiksek kVp ve mAs ayarlari, dar kolimasyon, ince kesit goriintiileme
protokolleri ve ECTS gibi son isleme teknikleri kullanmiglar. ECTS’de, maksimum HU
(4096), metalik implantlar icin 8000-20000 HU degerleri igerecek sekilde 40960'a
genigletilebilir. Calismalarindaki A protokolii;120 kVp, 200 mAs, pitch= 1,4, donlis siiresi
= 0,5 sn, kesit kalinligt = 3 mm, B protokolii; 140 kVp, protokol A'ya benzer diger
parametreler, C protokolii; tiip akim modiilasyonu kapali, 250 mAs, protokol A'ya benzer
diger parametreler ve D protokolii; pitch = 0,45, protokol A'ya benzer diger parametrelerdir.
Metalik artefaktlar nedeniyle HU degerinde maksimum degisikligi (AHU) yumusak doku,
omurga ve kemik bolgelerinde sirasiyla -540, -151 ve -836 HU degerleri 0,6, 0,15 ve 0,85
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goreceli ED’deki (AED) farka karsilik gelecek sekilde bulunmusg. Daha yiliksek kVp
(Protokol B) kullanildiginda, AHU degerlerinde kayda deger bir iyilesme goriildii. Yiiksek
kVp goriintii artefaktini iyilestirmis yumusak doku, omurga, kemik bolgeleri i¢in maksimum
HU (ED) sirasiyla -398 (0,43), —90 (0,09) ve —683 (0,7) olarak tespit edilmis. Bununla
birlikte, ne yiiksek mAs'in (Protokol C) ne de daha diisiik adimin (Protokol D) uygulanmasi,
referans gortintii ile karsilastirldiginda metalik artefakt HU degerlerinde gelisme
gostermedi. Bunun nedeni, sabit mA, kV ve kesit kalinlig1 ile pitch azaltmanin tabloyu
yavaglatmasindan dolay1 goriintiileme siiresinin ve dolayistyla mAs'larin artmasina neden

olmasidir. (Alinejad, vd., 2020).

Afifi ve arkadaslari, kVp'nin ve mAs’nin HU-ED egrisi {izerindeki etkilerini
arastirmiglar. Siemens Somatom Definition AS model BT tarayici, kesit kalinligi 5 mm,
matris 512x512 piksel ve 50 cm ¢apinda FOV parametreleriyle calistirilmis. Caligmada
CIRS Model 062M model bir fantom kullanilmis. Ik olarak, mAs 500 mA’da sabit
tutulurken kVp’ler 70, 80, 100, 120, 140 kV olarak sirayla degistirilerek ve HU-ED egrileri
elde edilmis. ikinci olarak sabit kVp’ler icin mAs 30, 50, 100, 200, 300, 400, 500, 600 mA
i¢in dlciimler alinarak tiim kVp degerleri icin tekrarlanmis. Olgiimler sonucunda, en yiiksek
yogunluga sahip yogun kemik i¢in goreceli ED 1,695 olarak bulunmus. 70 kVp igin, mAs
100'den 400 mA'ya yiikseldikce HU degerinin arttig1 ve ardindan 600 mA'ya kadar sabit
kaldig1 bulunmus. 80 kVp i¢in, mAs 50 mA'dan 100 mA'ya yiikseldikce HU degeri artmus,
300 mA'ya kadar HU degeri azalmis ve minimum deger 400'den 800 mA'ya dalgalanmas.
100, 120, 140 kV icin, HU degerleri 100 mA'ya kadar artan mAs ile artmis ve sonrasinda
sabit kalmig (Afifi, vd., 2020).

Yogunlugu su yogunlugundan biiyiik olan dokular i¢in HU-ED egrileri arasindaki
farklar kVp artmasiyla artar ancak yogunlugu su yogunlugundan kiiciik dokular i¢in bu
farklar ihmal edilebilir olarak ifade edilmis. Farkli mAs akim degerleri i¢in, kVp 70'ten 100
kV'a yiikseldiginde HU-ED egrileri arasindaki farklar azalir. 120 ve 140 kV degerlerinde,
mAs degeri ne olursa olsun farklar ihmal edilebilir. kVp’nin artmast mAs’deki
degisimlerden kaynaklanan farklarin azalmasimi saglayarak ihmal edilebilir bir diizeyde

oldugunu gostermis (Afifi, vd., 2020).
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2.1.2. Dm ve Dw Farki Degerlendirmesi

Radyoterapide mevcut klinik deneyim Dw doz hesaplamalarina dayanmaktadir.
Ciinkii tiim dozimetrik 6l¢iimler su veya su esdegeri ortamda alindig1 icin hesaplamalarda
suya 0Olcekli doz hesaplatilmaktadir. Dm doz hesaplatilmasi ise insan viicudunda bulanan
inhomojen ortamlara gore 6lgeklendirmeyi baz almaktadir. Hesaplamada o doku i¢in suya

gore degil ortamin yogunluguna gore direkt doz hesaplanmaktadir.

Siebers ve arkadaslari, doz hesaplama algoritmasi karsilastirmalart i¢in Dm-Dw
doniisimii  yapmanin gerekli oldugunu Ongoérmisler. Yumusak doku igin, Dm-Dw
arasindaki fark yaklasik %1 iken kortikal vertebra kemik i¢in doz farkinin %10'u astigin
tespit etmislerdir. MC tabanli hesaplamalarda Bragg-Gray bosluguna dayali olarak, Dm'yi
Dw'ye doniistiiren, enerjiye bagli durdurma giicii orani olan Sw,m'yi kullanan bir prosediir
gelistirmislerdir. Caligmada, Dw ve Dm arasindaki doniigiimiin, tedavi alam1 boyunca ve
tedavi hacminin disinda makul dl¢iide sabit oldugu gosterilmis. Ancak hem Dw hem de
Dm'nin istendigi durumlar olabilir 6rnegin bir kemik matrisindeki osteositler gibi bir
materyal icinde bulunan hedef hiicrelere yonelik doz istendiginde, doz doniistiiriilmelidir

karar1 verilmistir (Siebers, vd., 2000).

Li Chen ve arkadaglari, MC algoritmasina dayali TPS tarafindan Dm ve Dw farkin1
ve klinik etkiyi degerlendirmek i¢in ¢aligmis. 10 nazofarenks kanseri, 10 akciger kanseri ve
10 kemik metastazi olan 30 hasta se¢ilmis. Her vaka i¢in, tedavi plan1 bir MC tabanli TPS
kullanilarak olusturulmus ve Dm modda hesaplanmis. Plan, ayn1 MU ve kontrol noktalari
kullanilarak Dw i¢in yeniden hesaplanmis. Dm ve Dw arasindaki farklar niteliksel olarak
DVHs ve plan ¢ikarma yontemi ile degerlendirilmis. Tiim planlar MapCheck2 kullanilarak
Ol¢iilmiis (Chen, vd., 2018).

Nazofarenks ve akciger vakalar icin, hedefler i¢in Dm ve Dw arasindaki ortalama
farklar %2'den az ve maksimum fark %3,9 olarak bulunmus. Risk altindaki organlar icin
maksimum D»'lik fark %6,7 olarak tespit edilmis. Dm ve Dw arasindaki maksimum farklar
belirli yiiksek yogunluklu bolgelerde %10 kadar ytiksek oldugu goriilmiis. Kemik metastazi
vakalarinda hedefler icin Dm ve Dw arasindaki ortalama fark % 2,2 'den fazla ve maksimum

fark %7,1 ile Dw yiiksek bulunmus (Chen, vd., 2018).

Kemik metastazi olan hastalarda Dm ve Dw planlarinda hedef doz kapsamlar1 benzer
olsa dahi, Dw planlarinda ortalama dozlarda, Dm planlarina gore %3,5 arttigini
belirtmislerdir (Chen, vd., 2018).
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Sonug olarak, Dm ve Dw arasindaki farklarin ¢cogu klinik vaka i¢in ¢ok az etkisi
oldugu fakat belirli bir planin se¢imini veya reddedilmesini etkileyebilecek tolerans sinirina
yakin dozlar ile ¢alisiliyorsa sadece kemik yapilarinda farkliliklar klinik olarak anlamli hale
gelecegi konusunda fikir birligine varmislar (Chen, vd., 2018). Sekil 17°de Dw ve Dm

sonugclari icin DVH karsilastirmasi gosterilmistir.
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Sekil 17. Dw ve Dm sonuglari i¢in DVH karsilagtirmasi (Chen, vd., 2018).

Doz, birim kiitle bagina depolanan enerjidir. Yogunluk arttiginda, hem depolanan
enerji hem de kiitle orantili olarak doz artar. Biyolojik dokular kimyasal olarak sudan
farklidir ve bu nedenle su ile karsilastirildiginda bunlarda doz birikimi farklidir. Stephen F.
Kry ve arkadaglarimin hazirladiklari rapor, suda ve ortamda radyasyon tasinmasi ve doz
hesaplamasi ile ilgili olarak tek tip bir cergeve dnererek klinik ¢aligmalarda tutarlilig tegvik
etmek i¢in hazirlanmistir. Dm ve Dw arasindaki farklar karsilastirilmis, Dm ve Dw doz
hesaplamasinda farkl yaklagimlar oldugunu ve farkli ortamlarda yogunluk farkindan dolay1

farkli dozlar verecegi belirtilmisler (Kry, vd., 2021).

6 MV'lik bir 1s1n kullanilarak farkli ortamlar i¢in derinlik doz egrileri Eclipse
AcurosXB ve Monaco MC ile Dm ve Dw hesaplanmis. En belirgin farkliliklar kemikte

goriilmiistiir. Bag ve boyun planlarinda, kemige verilen ortalama Dm dozu Dw’dan %2,4
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daha disiik olarak tespit edilmis. Vertebra planlarinda Dm ve Dw arasinda ortalama olarak

sadece %2,9'luk doz fark ile Dm daha diisiik (aralik: %1,7- %4,2) bulunmus (Kry, vd., 2021).

Dm ve Dw arasindaki doz farklar1 MV degerler igin nispeten kiiciik iken, kV
araligindaki enerjiler i¢in yumusak dokuda %5'ten biiyiik farkliliklarin olagan oldugunu ve
kemikte farkliliklarin %100'i asabilecegini vurgulamiglar. Klinik ¢aligsmalarda tedavi igin
kV nadiren kullanilirken, kV goriintiileme 1sinlari, MV tedavileri i¢in goriintii ydnlendirme
prosediirlerinde diizenli olarak kullanilir ve baz1 durumlarda, risk altindaki organlar da dahil
olmak iizere tedavi edilen hacimlerde Dw modunun Dm’den 6nemli 6lciide farkli bir doz
iiretmesinin negatif etkilerini ortadan kaldirmak i¢in en dogru ¢6ziim iizerinde standartlagma

ihtiyact gerektigini savunmuslardir (Kry, vd., 2021).

2.1.3. inhomojen Ortamlarda Monte Carlo, Collapse Cone ve Pencil Beam

Algoritmalarimin Dozimetrik Degerlendirmesi

Doz dagilimlarinin daha dogru tahmin edilmesini saglamak ve kii¢iik alan 1ginlarinda
kullanilmasi gereken yontemi belirlemek i¢in ¢alisma yapan Soldberg ve arkadaslari,
tasarladiklart MC sisteminde BT verileriyle hastaya 6zel planlama yapmislar. Dis kontur
degisikliklerinden ve i¢ doku inhomojenitesinden kaynakli bozulma etkileri hesaba katilmas.
Calisma sonucunda eski ¢aligmalarin aksine inhomojenite dikkate alindiginda Snemli
derecede farkliliklar oldugu bulunmus. Doku heterojenitesinin, lateral 1sinin genislemesine
neden oldugunu belirtmislerdir. MC doz hesaplama algoritmasinin inhomojeniteyi dikkate
alarak dogru doz tahmini yapmas1 agisindan kullanilmasi uygun bulunmus (Soldberg, vd.,

1998).

Krieger ve Sauer’in yaptig1 ¢alismada PB, CC ve MC algoritmasi ile heterojen
ortamlarda tahmin edilen dozun dogrulugunu degerlendirilmis. Bu amagla, strafor ve beyaz
polistirenden olusan basit birgok katmanli fantom, 10 x 10 cm? ve 20 x 20 cm? alan
boyutlarina sahip 6 MV degerinde foton 1sinlanma yapilmis. Beyaz polistirende hem MC
hem de CC hesaplamalarinin dlglimlerle tatmin edici bir sekilde uyustugu, PB algoritmasinin
ise ortalama %12 daha yiiksek doz hesapladig1 tespit edilmis. Diisiik yogunluklu CC
bélgelerinde, 10 x 10 cm? (20 x 20 cm? ) alanlar i¢in MC'den %10 (%8) daha diisiik dozlar
hesaplanmis. PB algoritmasinin diisiikk yogunluklu bolgelerde doz i¢in ¢ok biiyiik hatalar

iirettigini goriilmiis (Krieger ve Sauer, 2005).
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Saini ve arkadaslar1 farkli BT tarama protokollerinin HU degeri iizerindeki etkisini
ve doz hesaplama algoritmalarn {izerindeki etkisini dogrulamak i¢in ¢alismiglardir. Farkli
yogunluktaki malzeme tikaglarina sahip CIRS toraks fantomu, BT tarayicidan degisen
kVp’lerde taranmis ve HU degerleri TPS'de 6l¢iilmiis. ED’nin farkli kVp degerlerine gore
kalibrasyon egrileri ¢izilmis ve degisen yiiksek enerjili MV foton enerjilerinde farkli

hesaplama algoritmalari ile doz hesaplamasi i¢in kullanilmig (Saini, vd., 2021).

Kemik, akciger ve su icin farkli tiip voltajlarinda bulunan HU degerlerindeki
ortalama varyasyon sirasiyla 896,75 (standart sapma [SD]: 122,88), -799,25 (SD: 5,74) ve -
17,5'tir (SD: 0,57). Farkl1 tiip voltajlarindan elde edilen HU sayilart arasinda anlamli bir fark
bulunmamis. Kemikte maksimum HU farki gozlenmis. Tahmini P degerleri kemik, akciger
ve su i¢in sirastyla 0,089, 0,258 ve 0,121 olarak bulunmus. Yiiksek yogunluklu kemik ortami
icin degerleri sirasiyla %1,2 ve %1,4 olan 6MV-FFF ve 10MV-FFF iginlar1 disinda, farkli
enerji ve yogunluk ortaminda tiim durumlarda dozlardaki yiizde varyasyonu <%]1 olarak
tespit edilmis. PB ve CC evrisim algoritmalar1 ile elde edilen degisen tiip voltaji1 elektron
yogunlugunun tiim durumlarinda doz dagiliminda <%]1 varyasyon gosterdigi, ancak MC

hesaplama algoritmas1 %1,2—-%1,4'e kadar sapma gosterdigi bulunmus (Saini, vd., 2021).
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UCUNCU BOLUM
ARASTIRMA YONTEMI/MATERYAL VE YONTEM

3.1. Tez Kapsaminda Kullanilan Arag¢ ve Geregler
3.1.1. Simens Biograph mCT PET/CT

BT, kolime edilmis x-151n1 ile istenilen bdlgenin kesit goriintiisiiniin elde edildigi bir
goriintiileme sistemidir. Kesit goriintiiler birlestirilerek li¢ boyutlu goriintiiler olusturulur ve
bu sayede rontgen gibi iki boyutlu goriintiilemede olusan goriintiilerin {ist iiste binmesi
engellenmis olur. Kolime edilmis x-1ginlarinin kullanimi ile foton sag¢ilmasi minumuma
indirilir. Bu sayede doku yogunluklar1 arasindaki farkliliklarin agik ve net hale gelmesi
saglanir. Incelenmesi planlanan bolgeden gegirilen kolime edilmis x-151n1 ve o bdlgedeki her
bir noktada x-1gininin dogrusal azalim katsayilarinin toplamiyla goriintiiler edilir (Durmus,

2018; Siemens PET/CT, 2022).

PET (Pozitron Emisyon Tomografisi) ve BT cihazlarinin birlesiminden olusan
goriintiileme sistemidir. Simens Biograph mCT PET/CT cihazi 78 cm bor acikliginda ¢ap
ile 136 cm tiinel uzunluguna sahiptir. Masa kapasitesi 227 kg agirliga kadar hasta
tagiyabilmektedir. Tarama yapabildigi kesit kalinlig1 0,6-10 mm’dir. Ek olarak kurulan lazer
sistemi ve masa diizlestirici sayesinde planlama tomografisi amaci ile de kullanilmaktadir

(Durmus, 2018; Siemens Biograph mCT PET/CT, 2022).

Sekil 18. Siemens Biograph mCT PET/CT cihazi
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3.1.2. Elektra Versa HD Lineer Hizlandirici

Elekta Versa HD Lineer Hizlandirici, SBRT tedavilerinde yiiksek doz hizlar
sayesinde tedavileri dinamik, hizl1 ve kolay hale getiren bir lineer hizlandiricidir. kV ve MV
enerjilerinde iki boyutlu, X-ray Volume Image (X VI) programi kullanarak ii¢ ve dort boyutlu
CBCT goriintiileri ile portal goriintiileme yapilabilmektedir. 6 boyutlu masa hareketi
sayesinde hasta pozisyonlamasini hizli ve hassas bir sekilde yapabilmektedir (Durmus,

2018).

Foton enerjileri; 6, 10 ve 15 MV filtreli ve 6 vel0 MV filtresiz (FFF), elektron
enerjileri; 6, 8, 10, 12 ve 15 MeV’dir. Filtreli fotonlar i¢in doz hiz1 600 MU/dk iken 6 MV-
FFF i¢in doz hiz1 1400 MU/dk ve 10 MV-FFF icin doz hiz1 2200 MU/dk’dir. 40 x 40 cm?
alan boyunca 0,5 cm kalinliginda 160 adet ¢ok yaprakli kolimatére (MLC) sahiptir.
MLC’lerin toplam hiz1 6,5 cm/saniyedir ve MLC’ler arasi sizinti ortalama %0,05°dir
(Durmus, 2018).

Sekil 19. Elekta Versa HD cihaz
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3.1.3. Monoca 5.11 Tedavi Planlama Sistemi

TPS eksternal radyoterapi gerektiren hastalarda tiimor kontroliinii en {ist diizeye
cikarmak ve normal dokuda olusabilecek hasar1 en aza indirmek amaciyla x-151m1
demetlerinin sekillerini ve doz dagilimlarin1 belirlemekte kullanilan bilgisayar
programlaridir. Hasta anatomisi ve timdr voliimleri, TPS ile 3 boyutlu modellerle simiile

edilebilir (Podgorsak, 2005).

Monoco TPS, radyasyon onkolojisi ¢aligmalarinda medikal fizik uzmanlarina
konturlama, planlama ve doz hesaplama igin ¢6ziim iireten, yiiksek dogruluk ve kesinlikte ig
yapabilmeyi saglayan bir yazilimdir. Plan optimizasyonu sirasinda miidahale edilebilir

olmasi, kullaniciya avantaj saglar.

Tedavi planlama siirecinde takip edilmesi gereken adimlarin ilki, 151in verilerinin
tedavi planlama sistemine girilmesidir. Veriler 1s1ginda tedavi plani olusturulur ve

olusturulan plan tedavi cihazina gonderilir.

Doz hesaplama algoritmasi olarak MC-Dw, MC-Dm, PB ve CC bulunmaktadir.

3.1.4. Monte Carlo Doz Hesaplama Algoritmasi

MC algoritmasinda, E enerjili bir foton veya elektronla simiilasyona baglanir.
Hareket edecek pargacigin hareket mesafesi yani etkilesim koordinatlari belirlenir. Meydana
gelme olasiligi etkilesimlerin tiirleri yazilir. Olusacak pargacigin enerjisi ve yonii belirlenir.
Bu adimlarin tamami pargacigin enerjisi alt limitin altina inene kadar veya pargacik

ilgilenilen bolgenin disina ¢ikana kadar tekrarlanir (Sahin, vd., 2011).

Radyoterapide doz 6lclimleri, suda sogurulmus doz olan Dw kavramu ile yapiliyor.
MC algoritmalar1 ise enerji transferini hasta dokusu temsil eden maddeler i¢in ortamda
sogurulmus doz yani Dm olarak hesaplamaktadir. MV seviyesindeki fotonlarda, fiziksel

yogunlugu 1g/cm? ‘e kadar olan dokularda Dw ve Dm fark: kiiciiktiir.

3.1.5. Compass DVH Tabanh Hasta QA Analiz Program

Yogunlugu degistirilen alanlar ile elde edilen planlarin dogrulamasini yapmak i¢in
gelistirilen hasta QA analiz programidir. Program, 6l¢iim sonuglari ile temin edilen akinin

BT fiizerinde tekrar yapilandirilmasi prensibine gore calisir. Program planin tekrar
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hesaplatilmasiyla doz dagilimmin elde edilmesi islemini, igerdigi CC doz hesaplama
algoritmas1 kullanarak yapar. TPS’den elde edilen doz dagilimi1 ve plan verilerine gore
Compass CC algoritmasi ile tedavi i¢in hazirlanan plan tekrar hesaplatilmaktadir. Sonug
olarak TPS algoritmasi ile hesaplanan plan, Compass CC algoritmast ile hesaplanan plan ve
Olciim ile elde edilen aki ile olusturularak Compass CC algoritmasi ile hesaplatilan plan
olmak {izere ii¢ farkli doz dagilimi elde edilebilir. Boylece, doz hesaplama algoritmalari

arasinda farkliliklar inceleyebilme olanagi sunar (Durmus, 2018).

Compass, IMRT alanlarmin boéliimlerini ayr1 ayr1  dogrular, 151 modeli
hesaplamalarini 6l¢iimlere gore uyarlar. Daha sonra CC algoritmasi kullanilarak plan BT'de
hasta anatomisinin 3D doz rekonstriiksiyonu gergeklestirilir. Sonug, modern analiz araglari
kullanilarak TPS ile karsilastirilir. Plan, 3B hasta anatomisi iizerinde dogrulanir ve doz
tutarsizliklarinin etkisi belirlenir. CC algoritmasi ile Compass programi diger hasta QA

programlarindan ayrilir (Compass Yazilimi, 2022).

3.1.6. MatriXX Evolution Dedektor

IBA MatriXX Evolution tedavi planlarinin verifikasyonu i¢in kullanilmaktadir. Doz
degisiminin hizli oldugu alanlarda ve tepkime siiresinin minumum olmasi istendigi
durumlarda ideal detektordiir. Tutucu aparati sayesinde gantriye monte edilebilir. Bu 6zelligi
sayesinde gercek gantri agisinda, tedavi alanina dik bir diizlemde Ol¢limler alinabilir

(Durmus, 2018).

MatriXX detektordeki sensor tipi, havalandirmali paralel iyon odasidir ve sensor
sayist (iyon odasi) 1020°dir. 4 kdse konumu hari¢ 32 x 32 1zgarada diizenlenmistir. Oda ¢ap1
0,45 cm ve oda yiiksekligi 0,5 cm. Hazne hacmi 0,08 cm?® “tiir. 10 kg agirhigindadir. Her bir
iyon odas1 kendine ait 6l¢tim kanalina sahiptir. SSD: 100 cm’de, 24,4 cm x 24,4 cm aktif
ol¢lim alanina sahiptir. Uzaysal ayirma giicii olan iki iyon odas1 aras1 mesafe 0,76 cm’dir.

(MatriXX Dozimetre Sistemi, 2022).
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Sekil 20. MatriXX dedektor yapist (Durmus, 2018).

3.1.7. iyon Odasi

Iyon odalari radyoterapi ve radyolojide, radyasyon dozunun belirlenmesinde siklikla
kullanilan sistemlerdir. iyon odalar1 iki elektrot olusur ve icinde gaz doludur. Radyasyonun
varlig1 ile gazda iyonlagsma meydana gelir. Olusan iyon ¢iftlerine gerilim uygulanmasiyla
iyon ciftlerinin elektrotlarda toplanmasi prensibine gore galisir. Mutlak doz Sl¢limleri i¢in

iyon odalar1 kullanilmaktadir (Podgorsak, 2005).

Caligmamizda kullandigimiz CC04 iyon odast 0,04 cc hacmi sayesinde kiigiik alan
dozimetrisinde kullanima uygundur. Stereotaktik amacl dl¢limler ve doz degisiminin hizli
oldugu alanlarda da bu iyon odalar1 kullanilabilir. Yiiksek ayirma giiciine sahiptirler. Su
gecirmezlik 6zellikleri sayesinde su ve su esdegeri kat1 fantomlarda dlglimler igin kullanilan

ideal dozimetre sistemleridir. (Parlar, 2015).

Tablo 2’de CC04 iyon odasmin Ozellikleri verilmistir. Sekil 21°de iyon odasi

goriilmektedir.
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Tablo 2

CC04 Iyon odas1 dzellikleri (Iyon Odasi, 2022)

Iyon odas1 | Hacim | Uzunluk | Cap Duvar Duvar Merkezi
(cm®) (mm) (mm) | materyali kalinhg elektrot
materyali
CC04 0,04 3,6 2 C552 0,070gt/cm’ Grafit

Sekil 21. CCO04 silindirik iyon odas1 (Iyon Odasi, 2022)

3.1.8. Capthan 503 Fantom
Fantom Kurulumu

Fantom kasa, kutu menteseleri portaldan uzakta olacak sekilde hasta masasinin portal
ucuna yerlestirilir. Kutuyu masa pedlerinin {izerine degil, dogrudan masanin iizerine
yerlestirmek en iyisidir. Kapak 180° geri ¢evirerek kutuyu agilir. Devrilmemesi i¢in kutuya
ek agirlik yerlestirilmesi gerekir. Hasta kayislar ek stabilite i¢in kullanilabilir. Fantom
kutudan ¢ikarilir ve Capthan kutunun portal ucuna asilir. Capthan seviyesini ayarlamak i¢in
seviye ve ayar vidalar kullanilir. Fantom diizlestiginde, fantomun {istiindeki boliim merkezi
noktalarint x ekseni hizalama 1s181yla hizalamak i¢in fantomu kutunun ucu boyunca
kaydirilir. Fantomun yan tarafindaki yanal yiikseklik noktasi y ekseni hizalama 15181 ile

hizalanacak sekilde hasta masasini kaldirilir veya indirilir (Capthan Fantom, 2022).
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Sekil 22. Capthan fantom kurulum semas1 (Capthan Fantom, 2022).

Sekil 22°de fantomun kurulum semasi verilmistir. Calismamiz sirasinda

kullandigimiz capthan 503 fantomu ve hazirladigimiz kurulum sekil 23’te gosterilmistir.

Sekil 23. Caligma i¢in kurulumu yapilmis capthan fantom
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3.1.9. RW3 Su Esdegeri Kati Fantom

RW3 Su esdegeri kati fantomu (PTW, Freiburg, Germany) su es degeri malzeme
olmas1 sebebiyle 4-25 MeV elektron enerjisi aralig1 gibi yiiksek enerji gerektiren ol¢timler
icin kullanilabilir. %2 TiOz igerir ve beyaz polistirenden yapilmistir. Elektron yogunlugu
3,43 x 107 e/cm? ve fiziksel yogunlugu 1,045 g/cm>’tiir. 30 x 30 cm? alan sahip olan bu
levhalar 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarindadir (Durmus, 2013; Dinger, 2012).

Sekil 24. RW3 Kati Fantom (RW3 Kat1 Fantom, 2022).

3.1.10. Gafchoromic EBT-XD Filmi

Gafchromic EBT-XD model filmler radyoterapi uygulamalarinda &zellikle yiiksek
enerjili fotonlarin kullanildigi IMRT uygulamalart icin iiretilmis yiiksek hassasiyete sahip
ozellikteki filmlerdir. 0,4 ile 40 Gy doz araliginda en iyi performans igin 6zel olarak
tasarlanmistir. Esit pozlamalarda doz yanitinda daha yiiksek kontrast nedeniyle, dozlarin 10
Gy'yi astig1 dl¢timler i¢in daha uygundur. Gafchromic EBT3 model filmlerde optimum doz
aralig1 8 Gy kadard1 ve stereotaktik 1s1nlama ile dozu yeterli dogrulukta dogrulamak zordu,
ancak bu EBT-XD ile bir seferde 20 Gy'yi asan stereotaktik radyoterapi dozunu dogrulamak
miimkiindiir. Polyester malzemeden yapilmigtir. Bu filmlerle su igerisinde dl¢iim alinabilir.
Alinan doz, renk degisikligi olarak filmde gézlemlenir. Doz cevabini okumak i¢in banyo vb.
kimyasal islemlere gerek yoktur. Gafchromic filmler kesilerek kullanilabilir, marker kalemle

isaretlenebilir, su veya alkol ile temizlenebilir (Gafchromic EBT-XD, 2022).
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EBT-XD’nin partikiil boyutu EBT3 filmine gére kiiciiktiir. iki film arasindaki en
onemli fark, aktif bilesenlerinin kristal boyutu ve seklidir. EBT3'te partikiiller yaklasik 15-
20 pm uzunlugunda ve 1-2 um capindadir. EBT-XD'deki partikiiller benzer bir ¢capa sahip

olmasina ragmen sadece 2-4 pm uzunlugundadir.

Sekil 25. Solda EBT3 ve sagda EBT-XD filmlerinin kristal goriintiileri (Gafchromic EBT-
XD, 2022).

Sekil 26. Gafchoromic EBT-XD

3.1.11. Akrilik Kemik Cimentosu

Kemik c¢imentosunun en yaygin kullanilan ¢esidi akrilik kemik ¢imentosudur.
Akrilik kemik ¢imentolarinin iki bileseninden birincisi s1vi olan monomer kisimdir, ikincisi
ise toz halinde olan polimer kisimdir. Toz kismin sivi kisma oran1 genellikle 2:1 seklindedir.

Monomer olan metilmetakrilat (MMM) s1v1 kismin yaklasik olarak %98’ini kapsar. Keskin
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kokulu, renksiz, berrak ve yanici bir maddedir. MMM nin kaynama noktas1 100°C “dir. Stvi
kisim i¢in ikinci igerik Dimetil P-Toludien (DMpT)’dir ve etkinlestirici olarak gorev
yapmaktadir. Hidrokinon, sivi bilesenin igerisinde, 151k ve 1s1 nedeniyle erken
polimerizasyonunu Onlemek dolayisiyla raf Omriinii uzatmak i¢in kullanilmistir.
Cimentonun toz kisminda kullanilan dibenzoyl peroksit (BPO) iceren polimetilmetekrilat
(PMMA)’nin tepkimeyi baglatict 6zelligi vardir ayrica radyoopaklastirict olarak baryum
siilfat ya da zirkonyum dioksit kullanilir. Toz igerisinde yer alan BPO ve s1v1 igerisinde yer
alan etkinlestiricic DMpT’nin birbiriyle etkilesimi sonrasi tepkime baglar. Radikal
polimerizasyon denilen bu tepkimenin sonucunda toz siviy1 igerisine alir ve kivamli ve

yapiskan bir siv1 haline gelir. Stvi monomerler polimer haline déniisiir (Marangoz, 2011).

Caligmada kullandigimiz model igin toz bilesenin siv1 bilesene orani 2’dir.

e = tabbfama?

Sekil 27. Kemik ¢imentosu (Akrilik Kemik Cimentosu, 2022)

Hazirlanmasi

Toz ve s1vi, vakumlu hazir karistirict sistemler kullanilarak karistirilabilir ya da bizim
de calismamizda yaptigimiz gibi bir kap ve karistirict kullanilarak elle yapilabilir. Kullanim
amacina gore direk uygulanir ve ya bir kaliba dokiilerek fantom olarak kullanilir.
Olusturulan kalip icerisine dokiilen ¢imentonun yapiskanligi gecene kadar beklenir. Bu siire

cimento Ozellikleri ve ortam 1sisina gore degisiklik gosterir.
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Sekil 28. Kemik fantomu i¢in yapilan kalip ve elde edilen kemik fantomu

3.1.12. istatiksel Analiz

MC-Dw ve MC-Dm modlar ile hazirlanan planlarda GTV ve PTV dozlarini, plan
kalitesini gosteren verileri, kritik organ dozlari arasindaki farklarin uyumlulugunu test etmek
icin Wilcoxon isaretli sira testi kullamldi. Istatistik analizinde anlamlilik smir1 olarak p <

0,05 degeri kullanildi.

70



DORDUNCU BOLUM
ARASTIRMA BULGULARI

4.1. BT’ de Farkh Parametreler ile HU-ED Egrileri Elde Edilmesi
4.1.1. Sabit kVp ve Degisen mAs icin HU-ED Egrileri

Tiip akimina bagh olarak HU ve ED arasindaki iliskinin nasil degistigini incelemek
icin tiip akim potansiyeli 70 kVp degerinde sabit tutularak 20 mAs, 40 mAs, 60 mAs, 80
mAs, 100 mAs, 120 mAs, 140 mAs, 160 mAs, 180 mAs, 200 mAs, 250 mAs tiip akimlarinda
degisimleri incelendi. Sirasiyla 80 kVp, 100 kVp, 120 kVp ve 140 kVp degerlerinde sabit
tutulan akim potansiyelleri i¢in 20 mAs, 40 mAs, 60 mAs, 80 mAs, 100 mAs, 120 mAs, 140
mAs, 160 mAs, 180 mAs, 200 mAs, 250 mAs olarak degisen tiip akimlarinda dlglimler
tekrarland1 ve HU-ED egrileri olusturuldu.

HU-ED Egrisi (70 kVp sabit enerji )

2
1,8 —8—20 mAs
2 16 40 mAs
2 14 60 mAs
12 80 mAs
o
> 1
S 0,8 —e—100 mAs
=
< 06 —8— 120 mAs
~ o4 —@— 140 mAs
o2 —e— 160 mAs
0
1000 -800 -600 -400 -200 O 200 400 600 800 1000 @ 180mAs
Hounsfield Unit —8— 200 mAs

Sekil 29. 70 kVp i¢in degisen mAs’lerde elde edilen dl¢limler

Sekil 29°da goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. Sadece 70 kVp ve
20-40 mAs degerlerinde maksimum %1-1,5 sapma oldugu goriilmektedir.
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HU-ED Egrisi (80 kVp sabit eneriji)
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Sekil 30. 80 kVp i¢in degisen mAs’lerde elde edilen dl¢limler

—@— 20 mAs
—8— 40 mAs
60 mAs
80 mAs
—@— 100 mAs
—@— 120 mAs
—@— 140 mAs
—@— 160 mAs
—@— 180 mAs
—@— 200 mAs

Sekil 30°da goriilen degerler genel olarak birbiri ile uyumludur. 80 kVp

degerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.

HU-ED Egrisi (100 kVp sabit enerji )
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Sekil 31. 100 kVp icin degisen mAs’lerde elde edilen 6l¢iimler

—8— 20 mAs
—@— 40 mAs
60 mAs
80 mAs
—@— 100 mAs
—@— 120 mAs
—@— 140 mAs
—@— 160 mAs
—@— 180 mAs
—@— 200 mAs

ve 20 mAs

Sekil 31°de goriilen degerler genel olarak birbiri ile uyumludur. 100 kVp ve 60-100

mAs degerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.
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HU-ED Egrisi (120 kVp sabit ener;ji )
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Sekil 32. 120 kVp igin degisen mAs’lerde elde edilen 6l¢iimler

Sekil 32°de goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 120 kVp ve 20

mAs degerinde maksimum %0, 1-1sapma oldugu goriildii.

HU-ED Egrisi (140 kVp sabit enerji )
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Sekil 33. 140 kVp igin degisen mAs’lerde elde edilen 6l¢iimler

Sekil 33°te goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 140 kVp’de

herhangi bir sapma goriilmedi.



4.1.2. Sabit mAs ve Degisen kVp icin HU-ED Egrileri

Ikinci kisimda tiip akim 1s1nlama siiresi 20 mAs degerinde sabit tutularak, 70 kVp,
80 kVp, 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerindeki tiip akim potansiyelleri icin HU-ED
egrileri olugturuldu. Yapilan calisma sirastyla 40 mAs, 60mAs, 80 mAs, 100 mAs, 120 mAs,
140 mAs, 200 mAs, 250 mAs degerleri sabit tutularak 70 kVp, 80 kVp, 100 kVp, 120 kVp,
140 kVp tiip akim potansiyelleri i¢in tekrar edildi.

HU-ED Egrisi (20mA sabit tlp akimi )
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Sekil 34. 20 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dl¢iimler

Sekil 34’te goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 20 mAs ve 70-80

kVp degerlerinde maksimum %1,5-2 sapma oldugu goriildii.
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HU-ED Egrisi (40mA sabit tlp akimi )
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Sekil 35. 40 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dlglimler

Sekil 35°te goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 40 mAs ve 70 kVp

degerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.

HU-ED Egrisi (60mA sabit tip akimi )
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Sekil 36. 60 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dlglimler

Sekil 36’da goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 60 mAs ve 80 kVp

degerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.
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HU-ED Egrisi (80mA sabit tip akimi )
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Sekil 37. 80 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen dlgiimler

Sekil 37°de goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 80 mAs ve 70 kVp

degerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.

HU-ED Egrisi (100mA sabit tlp akimi )
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Sekil 38. 100 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen 6l¢limler

Sekil 38°de goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 100 mAs ve 70-

80 kVp degerlerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.
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HU-ED Egrisi (120mA sabit tlp akimi)
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Sekil 39. 120 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen 6l¢iimler

Sekil 39°da goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 120 mAs ve 70-
80 kVp degerlerinde maksimum %1 sapma oldugu goriildii.

HU-ED Egrisi (140mA sabit tlip akimi)
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Sekil 40. 140 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen 6l¢timler

Sekil 40°da goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 140 mAs ve 70

kVp degerinde maksimum < %1 sapma oldugu goriildii.
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HU-ED Egrisi (200mA sabit tlip akimi)
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Sekil 41. 200 mAs i¢in degisen kVp’lerde elde edilen 6l¢limler

Sekil 41°de goriilen degerler birbirleri ile uyumludur. 200 mAs ve 80 kVp degerinde

maksimum <%1 sapma oldugu goriildii.

HU-ED Egrisi (250mA sabit tlip akimi)
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Sekil 42. 250 mAs icin degisen kVp’lerde elde edilen Ol¢timler

Sekil 42°de goriilen degerler genel olarak birbirleri ile uyumludur. 250 mAs ve 70

kVp degerinde maksimum <%]1 sapma oldugu goriildi.
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4.2. MC Algoritmasi ile Dw ve Dm Doz Hesaplama Modlarinin Vertebra SBRT

Planlarinda Dozimetrik Karsilastirilmasi

Vertebra metastazi olan 12 hastaya SBRT teknigi ile planlar hazirlandi. Planlarda 6
MV-FFF enerjili non-coplanar VMAT alanlar1 kullanildi. Tablo 3’te farkli lokasyon ve doz-
fraksiyon degerleri i¢in PTV ve GTV verilmistir.

Tablo 3

Farkli1 lokasyon ve doz-fraksiyon degerleri i¢in PTV ve GTV

Lokalizasyon | Doz/Fraksiyon | PTVHacim | GTVHacim PTV GTV
EDmean | HUmean | EDmean | HUmean
Hasta 1 Torakal 10 18/1fr 3,36 1,53 1,14 130,00 1,13 120
Hasta 2 Torakal 12 18/1fr 2,80 0,62 1,22 228,00 1,22 234
Hasta 3 Lomber 5 24/3fr 10,40 5,22 1,20 206,00 1,20 211
Hasta 4 Servikal 1 25/5fr 9,65 4,75 1,25 277,00 1,32 357
Hasta § Torakal 12 18/1fr 5,02 2,46 1,14 134,00 1,47 150
Hasta 6 Servikal 1 25/5fr 13,95 6,69 1,23 254,00 1,30 333
Hasta 7 Servikal 2 16/11r 25,91 14,59 1,41 486,00 1,49 588
Hasta 8 Lomber 2 18/1fr 9,26 5,04 1,27 291,00 1,32 359
Hasta 9 Servikal 5 18/1fr 6,35 2,16 1,30 354,00 1,54 652
Hasta 10 Lomber 4 24/3fr 5,34 2,38 1,25 271,00 1,28 306
Hasta 11 Lomber 1 16/1fr 11,19 6,18 1,24 261,00 1,31 234
Hasta 12 Torakal 11 16/1fr 2,16 0,83 1,28 268,00 1,27 261
Ortalama
+STD 9,0£13 | 4,36+3,7 | 1,24+0.06 | 263490 | 1,3240,11 | 317+154
Tablo 4

Dm ve Dw hesaplamalarinda spinal kanal dozlarinin karsilagtirilmasi

Dose to Medium Dose to Water Fark% P

Spinal Kanal Maksimum (cGy) 12724669 1312+704 3,14 0,01
0.03cc (cGy) 1155648 1183+663 2,42 0,003
0.35¢cc (cGy) 997642 9994626 0,2 0,034
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Tablo 4’e gore, spinal kanal dozlarinda maksimum doz degerlerinde Dw ile daha
yiiksek sonuglar bulundu. Spinal kanal maksimum nokta doz degerinde %3,14, 0.03cc
hacminin aldig1 doz degerinde %2,42, 0,35cc hacminin aldig1 doz degerinde %0,2 Dw ile
daha yiiksek sonuglar bulundu.

Tablo 5

Dw ve Dm hesaplamalarinda GTV ve PTV dozlarinin plan kalite indeks degerlerinin

karsilastirilmasi
Dm Dw Fark% P
D: (cGy) 2835+490 2982+494 5,19 0,003
PTV Doy (cGYy) 17524346 18214348 3,94 0,003
Duean (c¢GY) 2426+416 25324433 4,37 0,182
D (cGy) 28524491 3017+508 5,79 0,002
GTV Dyo (cGY) 1973495 2077+521 5,27 0,002
Duean (¢GY) 2576+449 2718+467 5,51 0,002
GI 3,79+0,32 3,56+0,27 6,06 0,002
HI 1,45+0,06 1,48+0,06 2,07 0,014
CI 1,26+0,19 1,36+0,23 7,94 0,002

Tablo 5’e gore, hazirlanan planlarda hedef voliim dozu degerlendirildiginde Dw ile
yiiksek sonuglar bulundu. Maksimum doz degerlerini tanimlayan D dozlarinda PTV de
%5,19, GTV de %5,79 diisiik doz degerini tanimlayan Dog dozlarinda PTV de %3,94, GTV
de %5,27, ortalama dozu tanimlayan Dmean dozlarinda PTV de %4,37, GTV de %5,51 Dw
doz hesaplama ile daha yiiksek sonuglar elde edildi. GI degerinde %6,06 ile Dw doz
hesaplama ile daha diisiik deger elde edilirken, HI ve CI degerlerinde %2,07 ve %7,94 ile
daha yiiksek bulundu.
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Sekil 43. Vertebra SBRT hastasinda Dw ve Dm doz dagilimlar

Sekil 43’te servikal bolgede vertebra metastazi olan hastanin sirasiyla aksiyel,

koronal ve sagittal kesitteki gorselleri

4.3. 12 Vertebra SBRT Planinin 3 Boyutlu QA Sonuclar:

12 hastanin planlarinin dogrulugu DVH tabanli compass sistemi ile degerlendirildi.
Monaco TPS de hazirlanan planlar Dw modda hesaplatilarak Compass programina yiiklendi

ve CC algoritmasi ile tekrar doz hesaplamasi yapildi.

Elekta versa HD lineer hizlandiricida 12 hasta plani 1sinlandi. MatriXX dozimetrik
ekipman ve compass programi ile doz haritalar1 bu 1sinlamalar sonucu toplandi. Daha sonra
Compass CC ile hesaplatilan {i¢ boyutlu doz dagilimlar ile MatriXX ile 6l¢iilen ve CC ile

hesaplatilan doz dagilimlar kargilastirildi.

Sonuglar tablo 6’da gosterilmistir.
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Tablo 6

12 Vertebra SBRT Planinin 3 Boyutlu QA Sonuglar

PTV GTV Spinal Kord
DI5 (cGy) Dmean (cGy) D95 (cGy) Dmean (cGy) Maksimum (cGy)
Compass MatriXX Fark Compass MatriXX Fark Compass MatriXX Fark Compass MatriXX Fark Compass MatriXX Fark
cc cc % cc cc % cc cc % cc cc % cc cc %
Hasta 1 182500 | 1806,00 | -1,10 | 2298,00 | 2312,00 | 0,60 | 214900 | 2124,00 | -1,20 | 2496,00 | 2512,00 | 0,70 | 965,00 | 992,00 | 2,80
Hasta 2 1881,00 | 1854,00 | -1,40 | 2515,00 | 2463,00 | 2,10 | 225700 | 221500 | -1,90 | 2729,00 | 2734,00 | 0,20 | 1232,00 | 1306,00 | 6,10
Hasta 3 3233,00 | 3223,00 | 0,30 | 2842,00 | 2853,00 | 0,40 | 3386,00 | 3319,00 | 0,60 | 3076,00 | 3066,00 |-0,30 | 1065,00 | 1037,00 | -2,70
Hasta 4 2586,00 | 2569,00 | -0,60 | 2976,00 | 2956,00 | -0,70 | 2845,00 | 2849,00 | 0,10 | 3074,00 | 3059,00 | -0,50 | 2710,00 | 2650,00 | 2,21
Hasta § 171500 | 167500 | -2,30 | 2012,00 | 2003,00 | -0.40 | 1937,00 | 1862,00 | -3,90 | 2112,00 | 211400 | 1,90 | 592,00 | 544,00 | -8,10
Hasta 6 2437,00 | 2470,00 | 1,36 | 311100 | 311500 | 0,10 | 2707,00 | 2590,00 | -432 | 335500 | 331700 | -1,10 | 2792,00 | 2673,00 | -4,30
Hasta 7 1662,00 | 1680,00 | -0,01 | 2143,00 | 2180,00 | -0,02 | 1690,00 | 1720,00 | -0,02 | 2163,00 | 221500 | -0,02 | 985,00 | 1020,00 | -0,03
Hasta 8 1741,00 | 1693,00 | 0,03 | 2342,00 | 2239,00 | 0,05 | 170500 | 1617,00 | 0,05 | 243400 | 2367,00 | 0,03 | 127100 | 129700 | 2,10
Hasta 9 179500 | 1707,00 | 0,05 | 2209,00 | 2026,00 | 0,09 | 1968,00 | 1899,00 | 0,04 | 2381,00 | 2263,00 | 0,05 | 1117,00 | 1192,00 | -0,06
Hasta 10 | 232700 | 2358,00 | 1,30 | 2979,00 | 3047,00 | 2,30 | 288900 | 2932,00 | 1,50 | 329800 | 3378,00 | 2,40 | 153500 | 1522,00 | -0.80
Hasta 11 1681,00 | 1598,00 | 0,05 | 2119,00 | 2020,00 | 0,05 | 197400 | 188900 | 0,04 | 2272,00 | 2175,00 | 0,04 | 1150,00 | 102400 | 0,11
Hasta 12 1656,00 | 1586,00 | 4,20 | 2073,00 | 2000,00 | -3,50 | 1978,00 | 1897,00 | -4,10 | 2268,00 | 2192,00 | -3,30 | 1151,00 | 1108,00 | 0,04
Ortalama | 204492 [ 2018 246825 | 24325 2290,42 | 2242,75 2638,17 | 2626,0 138042 | 1363,75
S;:;fn“;‘ 474 495 385 420 515 525 432 454 648 622
P 0,071 0,182 0,019 0,272 0,433

4.4. Farkli KVp-mAs Degerleri icin PTV Degisimi

Farkli1 kVp-mAs degerleri ile elde edilen HU-ED egrilerine gore 12 hastanin planlari

tekrar hesaplatildi. PTV dozlarinin degisimi incelendi. Hasta planlan hesaplatilirken 120
kV-100 mAs referans alind1 ve bu degerler %100 kabul edildi. Grafiklerde 70, 80, 100, 140

kVp degerlerinin ortalamas1 alinarak mAs degerlerine gore degisimler incelendi. Ayrica 60,

80, 120, 140, 200 mAs degerlerinin ortalamasi alinarak kVp degerlerine gore degisimler

incelendi.
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y PTV-Dy;
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Sekil 44. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde PTV-Dos dozlarinin degisimi

Sekil 44’e gore, PTV-Dos dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gore sonuglarin
ortalamasi alindiginda 70 kVp tiip akiminda %2’nin {izerinde farklar bulunmustur. 80 kVp
de ise %1,5 civart farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%1 ig¢inde

degerler bulundu.

97,0%
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Patient Number
—@—60mAs —@—80mAs ®— 100mAs 120mAs —@— 140mAs —@— 200mAs

Sekil 45. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-Dos dozlarinin degisimi

Sekil 45’e gore, PTV-Dos dozlarinda 12 hasta i¢in kVp degerlerine gore sonuglarin
ortalamasit alindiginda tim mAs degerlerinde maksimum %1 i¢inde farklar bulunmustur.

mAs etkisinin kVp’ye gore daha minimal oldugu bulundu.
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Sekil 46. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde PTV-D; dozlarinin degisimi

Sekil 46’ya gore, PTV-D; dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gére sonuglari
ortalamasi alindiginda 70 kVp’de %2 nin tizerinde farklar bulunmustur. 80 kVp’de ise %1,5
civari farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%]1 icinde degerler

bulundu.
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Sekil 47. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-D; dozlarinin degisimi

Sekil 47’ye gore, PTV-D1 dozlarinda 12 hasta i¢in kVp degerlerine gore sonuglarin
ortalamasi alindiginda tiim mAs degerlerinde maksimum %1 i¢inde farklar bulunmustur.

mAs degerinin etkisinin kVp ye gore daha minimal oldugu bulundu.
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Sekil 48. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde PTV-Dog dozlarinin degisimi

Sekil 48°e gore, PTV-Dog9 dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gore sonuglarin
ortalamasi alindiginda 70 kVp’de %2 nin lizerinde farklar bulunmustur. 80 kVp’de ise %1,5
civart farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise maksimum %1,1

degerler bulundu.
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Sekil 49. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-Dyg dozlarinin degisimi

Sekil 49’a gore, hasta 8 ve hasta 12 de %1,5 civari farklar bulundu. Diger hastalarda

ise <%1 icinde bulundu.
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1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
Patient Number
—@—70kVp —@—380kVp ®— 100kVp 120kVp —@— 140kVp

Sekil 50. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde PTV-Dmean dozlarmin degisimi

Sekil 50’ye gore, PTV-Dmean dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gore
sonuglarin ortalamasi alindiginda 70 kVp’de %2’nin iizerinde farklar bulunmustur. 80
kVp’de ise %1,5 civan farklar bulundu. 100 kVp, 12 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%1

icinde degerler bulundu.
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Sekil 51. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde PTV-Duean dozlarinin degisimi

Sekil 51°e gore, PTV-Dmean dozlarinda 12 hasta i¢in kVp degerlerine gore sonuglarin

ortalamasi alindiginda tiim mAs degerlerinde maksimum %0,8 i¢inde farklar bulunmustur.
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Sekil 52. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-Dos dozlarinin degisimi

Sekil 52’ye gore, GTV-Dys dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gore sonuglari
ortalamasi alindiginda 70 kVp’de %2’i civari farklar bulunmustur. 80 kVp’deise %1,5 civari
farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%] iginde degerler bulundu.
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Sekil 53. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-Dos dozlarinin degisimi

Sekil 53°e gore, hasta 9°da %1,5 civari farklar bulundu. Diger hastalarda ise <%l

icinde oldugu goriildii.
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Sekil 54. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-D; dozlarinin degisimi

Sekil 54°e gore, GTV-D1 dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gore sonuglarin
ortalamasi alindiginda 70 kVp’de %2’1 civari farklar bulunmustur. 80 kVp’de ise %1,5 civari
farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%]1 i¢inde degerler bulundu.
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Sekil 55. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-D1 dozlarinin degisimi

Sekil 55’e gore, GTV-D dozlarinda 12 hasta i¢in kVp degerlerine gore sonuglarin

ortalamasi alindiginda tiim mAs degerlerinde maksimum %0,8 i¢inde farklar bulunmustur.
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» GTV-D,,

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
Patient Number
—@— 70kVp —@— 80kVp ®— 100kVp 120kVp —@— 140kVp

Sekil 56. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-Dgg dozlarinin degisimi

Sekil 56’ya gore, GTV-Dgg dozlarinda 12 hasta igin mAs degerlerine gore sonuglarin
ortalamasi alindiginda 70 kVp’de %2,5’1 civan farklar bulunmustur. 80 kVp’de ise %1,8
civari farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%]1 icinde degerler

bulundu.
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Sekil 57. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-Dyg dozlarinin degisimi

Sekil 57°ye gore, GTV-Dog dozlarinda 12 hasta igin mAs degerlerine gore sonuglarin

ortalamasi alindiginda tiim mAs degerlerinde maksimum %15 iginde farklar bulunmustur.
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Sekil 58. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde GTV-Dumean dozlarinin degisimi

Sekil 58’e gore, GTV-Dmean dozlarinda 12 hasta i¢in mAs degerlerine gore sonuglarin
ortalamasi alindiginda 70 kVp’de maksimum %2°i civari farklar bulunmustur. 80 kVp’de
ise %1,2 civari farklar bulundu. 100 kVp, 120 kVp, 140 kVp degerlerinde ise <%1 iginde

degerler bulundu.
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Sekil 59. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde GTV-Dmean dozlarinin

degisimi

Sekil 59’a gore, hasta 1 de 140 mAs harig tiim sonuglar <%1 i¢inde bulundu.
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Sekil 60. 12 vertebra SBRT planinda farkli kVp degerlerinde Spinal Kord-Dmaksimum

dozlarmin degigimi

Sekil 60’a gore, Spinal cordun maksimum doz degerinde mAs ortalamalarina gore
kVp degerlerine gore hesaplamalarda 12 hasta i¢in ¢ok degisken farklar bulundu. 70 kVp
icin maksimum fark %2,5 iken 140 kVp i¢in maksimum %2,8 olarak bulundu. Diger

sonuglar <%?2 i¢inde bulundu.

% Spinal Cord-D,,,

103,0%

101,0%

99,0%

97,0%
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
Patient Number
—@—60mAs —@—80mAs ®— 100mAs 120mAs —@— 140mAs —@— 200mAs

Sekil 61. 12 vertebra SBRT planinda farkli mAs degerlerinde Spinal Kord-Dmaksimum

dozlarmin degigimi

Sekil 61°¢ gore, hasta 8’de biiyiik farklar bulundu, 6zellikle 120 mAs ve 200 mAs’de
%3’e yakin bir fark bulundu. Hasta 2’de de 200 mAs ile hesaplamalarda %2 civar1 fark

bulundu. Diger hesaplamalarin tamaminda <%]1 i¢inde farklar bulundu.
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4.5. EBT-XD Film ve CCO4 iyon Odas1 Sonuglar

Doz hesaplama algoritmalarinin inhomojen ortamlarda dozimetrik farkliliklarimi
arastirmak i¢in, CC04 (IBA, Germany) iyon odas1 ve EBT-XD film ile inhomojen fantomda
dlgiimler alind1 ve TPS ile karsilastirildi. Ozel olusturulan inhomojen fantoma CC04 iyon
odas1 ve EBT-XD filmler i¢cin BT taramalar1 yapildi. Doz hesaplama algoritmalarinin
inhomojen ortamlarda dozimetrik farkliliklarini arastirmak i¢in, CC04 iyon odasi ve EBT-
XD film ile ¢ekilmis olan BT goriiniileri TPS’e aktarilarak 1x1, 2x2, 3x3, 4x4 ve 5x5 cm?
alanlaria gore 6MV-FFF ve 10MV-FFF enerjilerine gore hesaplamalar yapildi. Daha sonra

ayn1 fantom diizenegi Elekta Versa HD lineer hizlandiricisinda kurularak dlgiimler alindi.

4.5.1. fyon Odas1 Kurulumu ve Ol¢iim Sonuclar
-Ust ve Alt kisma 3 cm RW3 kati fantom (siyah renk).

-Kemik fantomu 10 x 7 x 1 cm?® seklinde yapilmis olup RW3 kati fantomlarin arasina

gelecek sekilde konulmustur (beyaz renk).

-CC04 iyon odasmna ait delikli fantom RW3 kati fantomlarin arasina ve kemik

fantomun altina konmustur (mavi renk).

Sekil 62. Iyon odas1 olan fantom diizenegi kurulumu
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BT ¢ekiminde belirsizlikleri azaltabilmek igin gerekli sabitlemeler ve isaretlemeler
yapildi. BT ¢ekim islemi Siemens Biograph mCT cihazi kullanilarak 1 mm kesit

araliklarinda taramalar yapildi. Tablo 7°de 6l¢iim sonuglar gosterilmistir.
CC04 Iyon Odasi ile yapilan 8l¢iim sonuglari;
Olgiimler Elekta Versa HD cihazinda alinmis olup &l¢iim kosullar su sekildedir;
- Isin Alani:1x1 - 2x2 - 3x3 - 4x4 - 5x5 cm?
- Doz: 300 MU
- Derinlik: 100 SAD (94 SSD)

- Enerji: 6MV-FFF — 10MV-FFF

Tablo 7

Farkli alan boyutlar1 igin 6MV-FFF ve 10MV-FFF enerjilerinde alinan 6l¢iim sonuglari

300200 6MV-FFF 10MV-FFF
Gy Nc Gy Nc

1x1 1,857x10° -1,937x10” 1,904x10° -1,985x10”
1,857x10° -1,937x10” 1,901x10° -1,982x10”
2x2 2,347x10° -2,448x10” 2,467x10° -2,573x10”
2,348x10° -2,449x10” 2,470x10° -2,576x10”
3x3 2,479x10° -2,585x10” 2,652x10° -2,766x10”
2,480x10° -2,587x10” 2,659x10° -2,765x10”
4x4 2,531x10° -2,640x10” 2,720x10° -2,836x10”
2,529x10° -2,637x10” 2,719x10° -2,836x10”
5x5 2,594x10° -2,705x10” 2,782x10° -2,902x10”
2,587x10° -2,699x10” 2,784x10° -2,900x10”

oo Ml M

LT T

D = MoND,kyq

F = NDyKsKpo1KeiecKqqo Su/RW3
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M, = MoKtszKpolKelec

k + o, (Ml )2
=ap+ ay—+a, |—
S 0 1 M2 2 MZ

2732+4T P,
krp = 50577 -5
2732 +T, P

Olgiimlerde kati fantom kullanildig1 igin Su/ Rw3 dizeltmesi yapilmasi
gerekmektedir. Olgiim sirasinda Sicaklik 22,5 derece ve oda basinci 1007,1°dir.

Krp = 1,0146 ND,, = 976,09/ .

6MV-FFF icin F faktorii;
Ks =101 Kyo=1 Kggo=0995 Kepoe =1 5%/pyy3 =101

F=976,09"CY/ *1,01%1%1%0,995%1,01=990,73™CY ] =0,99073%Y/ .

1x1;

D = F Kpp Myjyma = 0,99073 Gy/nc 1,014 * 1,937nC = 1,945Gy

2x2;

D = F Kpp Myjyma = 0,99073 Gy/nc 1,014 * 2,448nC = 2,459Gy

3x3;

D = F Kyp Mygyma = 0,99073 Gy/nc 1,014 * 2,586nC = 2,597Gy
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4x4;

D = F Kpp Myjyma = 0,99073 Gy/nc 1,014 * 2,639nC = 2,651Gy

5x5;

D = F Kpp Myjyma = 0,99073 Gy/nc 1,014 * 2,702nC = 2,714Gy

10MV-FFF igin F faktorii;
Ks=1,019 Kyo = 0,999 Kggo = 0,987 Kppee =1 S%/pypa = 1,015

F=976,09™CY/ %1,019%0,999%1%0,987%1,015=995,43™%Y/_ .=0,99543 %Y/ .

1x1 ;

D = F Kpp Myjyma = 0,99543 Gy/nc 1,014 * 1,984nC = 2,0025Gy

2x2;

D = F Kpp Myjyma = 0,99543 Gy/nc 1,014 * 2,574nC = 2,5981Gy

3x3;

D = F Kpp Myjyma = 0,99543 Gy/nc 1,014 * 2,766nC = 2,7919Gy

4x4;

D = F Kyp Mygyma = 0,99543 Gy/nc 1,014 * 2,836nC = 2,8625Gy

5x5;

D = F Kyp Mygyma = 0,99543 Gy/nc 1,014 * 2,901nC = 2,9281Gy
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4.52. TPS’nde Hesaplamalar ve Iyon Odasi Olciimlerinin Sonuglarmn

Karsilastirilmasi

inhomojen ortamlarda dozimetrik farkliliklar1 arastirmak icin CCO04 iyon odast ile

0zel olarak iiretilen fantom da Ol¢timler alindi. MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalarn

ile hesaplamalar yapildi ve 6l¢tim sonuglari ile karsilastirildi.

Tablo 8

MC-Dm doz hesaplamalari ve CC04 iyon odasi dlgiimleri

6MV-FFF 1OMV-FFF
300MU | Iyon Odasi Iyon Odasi
(Gy) TPS(Gy) | FARK(Gy) (Gy) TPS(Gy) | FARK(Gy)
1x1 1,945 1,874 0,071 2,0025 1,948 0,0545
2x2 2,459 2,334 0,125 2,5981 2,529 0,0691
3x3 2,597 2,453 0,144 2,7919 2,631 0,1609
4x4 2,651 2,508 0,143 2,8625 2,716 0,1465
5x5 2,714 2,563 0,151 2,9281 2,750 0,1781

Tablo 8’e gore, MC-Dm ve CCO04 inhomojen fantom Ol¢limlerinde 10MV-FFF

enerjisi ile daha uyumlu sonuglar bulundu.

Tablo 9

MC-Dw doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odas1 6l¢iimleri

6MV-FFF TOMV-FEF

300MU IYOE‘G(;?"‘S‘ TPS(Gy) | FARK(Gy) Iyo?G(;?aSl TPS(Gy) | FARK(Gy)
Ixl 1,045 1.850 0,095 2,0025 1,923 0,0795
% 2,459 2,361 0,098 2,5981 2,510 0,0881
3x3 2,597 2,523 0,074 2.7919 2.701 0,0909
4xd 2,651 2,580 0,071 2.8625 2.803 0,0595
5x5 2714 2,623 0,091 2.9281 2812 0.1161

Tablo 9’a gore, 151n1n enerjisi ve alan boyutu arttik¢a dozun arttig1 goriilmiistiir. Alan

biiyiikliigii arttikga da Dw ve dlglimler arasindaki farklarin azaldigi bulundu.
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Tablo 10

CC doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odasi1 dl¢iimleri

6MV-FEFF TOMV-FFF

300MU IYOE‘G(;?”I TPS(Gy) | FARK(Gy) IYOE‘G(;?”I TPS(Gy) | FARK(Gy)
Ix1 1,045 1,700 0,245 20025 | 1850 | 0,1525
% 2459 | 2331 0,128 25981 | 2554 | 0,044l
33 2,597 | 2449 0,148 27919 | 2697 | 0,0949
4xd 2,651 2,513 0,138 28625 | 2758 | 0,1045
5x5 2714 | 2565 0,149 2,081 | 2.801 0,1271

Tablo 10’a gore, 151n1n enerjisi ve alan boyutu arttikca dozun arttig1 gériilmiistiir. CC
algoritmasinda kiigiik alanlarda farklarin daha da arttig1 goriilmektedir. Alan boyutu arttikca

CCO04 ve hesaplama sonugclarinin daha uyumlu oldugu bulundu.

Tablo 11

PB doz hesaplamalar1 ve CC04 iyon odas1 6lgiimleri

6MV_FFF 1OMV_FFF
300MU IYO?G%MS‘ TPS(Gy) | FARK(Gy) IYOE‘G(;?”I TPS(Gy) | FARK(Gy)
Ix1 1,045 1742 0,203 20025 | 1735 | 02675
% 2459 | 2,29 0,169 25981 | 2431 | 0,671
33 2597 | 2441 0,156 27919 | 2604 | 0,1879
4xd 2,651 2,530 0,121 28625 | 2,695 | 0,1675
5x5 2714 | 2,586 0,128 29281 | 2751 | 0,771

Tablo 11°e gore, 151n1n enerjisi ve alan boyutu arttik¢a dozun arttig1 goriilmiistiir. PB
algoritmasinda kiigiik alanlarda farklarin daha da arttig1 goriilmektedir. Alan boyutu arttikca

CCO04 ve hesaplama sonuglarinin daha uyumlu oldugu bulundu.
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4.5.3. EBT-XD Film Kurulumu ve Ol¢iim Sonuclar

EBT XD film 6l¢iimlerinde fantom kurulumu;

Olgiimler Elekta VersaHD cihazinda alinmis olup &lgiim kosullar su sekildedir;
- Isin Alani:1x1 - 2x2 - 3x3 - 4x4 - 5x5 cm?

- Doz: 300 MU

- Derinlik: 100 SAD (94 SSD)

- Enerji: 6MV-FFF — 10MV-FFF

- fyon odasi dl¢iimlerinde kullamlan set-up kurulumu tekrarlanmistir. iyon

odast i¢in kullanilan delikli fantom ¢ikartilarak yerine 2 cm kati fantom konmustur.

Film Kalibrasyon Egrisinin Olusturulmasi ve Degerlendirilmesi;

Film kalibrasyonuna baslamadan o6nce kalibrasyonda kullanilacak filmlerin
1sinlanacagi derinlikte mutlak doz Slgilimleri gerceklestirildi. Mutlak doz Slglimleri igin
belirlenmis olan 12 ayr1 MU degeri tek tek 1sinlanarak kapali zarf icerisinde kondu. Isinlanan
filmler 24 saat boyunca karanlik bir ortamda muhafaza edildikten sonra filmler tarayicida
film kalibrasyonunda uygulanan prosediirler takip edilerek, EPSON EXPRESSION 11000
XL tarayicida taranip her bir film i¢in birer .tif uzantili dosya olusturuldu. Film tarama islemi
gergeklestirilirken daha 6nce isaretlenen tarayicinin kendi tarama yonii ile film tarama yoni
paralel dogrultuda olmasina dikkat edildi. Filmin oryantasyonundan kaynaklanabilecek olan
lateral response artifaktini onlemek icin her bir filmin tarayicinin merkezinde olacak sekilde
konumlandirilmasia énem verildi. Film tarama iglemi bittikten sonra SNC Patient Software
kullanilarak film kalibrasyon egrileri olusturuldu. Olusturulan bu dosyalar SNC Patient
Software kullanilarak her bir enerjiye denk gelen film kalibrasyon egrisi kullanilarak “.flm”
uzantili dosyalara doniistiiriildii. SNC Patient Software’ de plan degerlendirme boliimiinde
filmlerin nokta doz tayini yapildi. Bulunan sonuglar TPS’den elde edilen degerler ile

karsilastirildi.
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Film Response Curve
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Sekil 63. Epson Expression 11000 XL Tarayici ve film kalibrasyon egrisi

4.5.4. TPS’nde Hesaplamalar ve EBT-XD Film Ol¢iimlerinin Karsilastiriimasi

Inhomojen ortamlarda dozimetrik farkhiliklar1 arastirmak i¢in EBT-XD ile 6zel
olarak tiretilen fantomda ol¢timler alindi. Monaco TPS’nde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB
doz hesaplama algoritmalar ile belirlenen alanlarda doz dagilimlar1 hesaplatildi. Filmin
oldugu kesitte nokta dozlar ile Elekta VersaHD lineer hizlandiricida olgiimlerle

kargilastirildi. Sonuglar agagida gdsterilmistir.

Tablo 12

MC-Dm doz hesaplamalar1 ve EBT-XD 6l¢iimleri

6MV-FFF 10MV-FFF
S0MU- e pr XD TPS(Gy) | FARK(Gy) | EBT-XD | TPS(Gy) | FARK(Gy)
1x1 2,095 2,008 0,087 2,312 2,107 0,205
2x2 2,461 2,392 0,069 2,681 2,606 0,075
3x3 2,622 2,478 0,144 2,790 2,684 0,106
4x4 2,738 2,529 0,209 2,388 2,762 0,126
5x5 2,799 2,581 0,218 2,930 2,766 0,164

Tablo 12’ye gore, 1sinin enerjisi ve 1gin alan boyutu arttikga dozun arttigi
goriilmiistiir. Inhomojen ortamda Dm ile hesaplamalarin EBT-XD film dl¢iimleri ile uyumlu

oldugu bulundu.
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Tablo 13

MC-Dw doz hesaplamalar1 ve EBT-XD o6l¢iimleri

6MV-FFF 10MV-FFF
300MU
EBT-XD | TPS(Gy) | FARK(Gy) | EBT-XD | TPS(Gy) FARK(Gy)
1x1 2,095 2,150 -0,055 2,312 2,263 0,049
2x2 2,461 2,570 -0,109 2,681 2,795 -0,114
3x3 2,622 2,660 -0,038 2,790 2,880 -0,090
4x4 2,738 2,716 0,022 2,888 2,963 -0,075
5x5 2,799 2,771 0,028 2,930 2,960 -0,030

Tablo 13’e gore, MC-Dw ve EBT-XD 6l¢iim sonuglarinin uyumlu oldugu bulundu.
En yiiksek farklar kiiciik alan &lgiimlerinde goriildii. Inhomojen kemik fantomu
kullanilaarak yapilan dl¢iimlerde Dw hesaplamalarinin Dm hesaplamalarina gore daha

yiiksek oldugu bulundu.

Tablo 14

CC doz hesaplamalar1 ve EBT-XD 6l¢timleri

6MV-FFF 10MV-FFF
300MU "ERTXD TPS(Gy) | FARK(Gy) | EBT-XD | TPS(Gy) FARK(Gy)
1x1 2,095 1,816 0,279 2,312 2,018 0,294
2x2 2,461 2,453 0,008 2,681 2,697 0,016
3x3 2,622 2,545 0,077 2,790 2,801 -0,011
4x4 2,738 2,603 0,135 2,388 2,853 0,035
5x5 2,799 2,649 0,150 2,930 2,891 0,039

Tablo 14’e gore, CC ve EBT-XD 6l¢iim sonuc¢larinin uyumlu oldugu bulundu. En

yiiksek farklar kiiciik alan dlgiimlerinde goriildii. Ozellikle 1 x 1 cm? alan boyutlarinda CC

hesaplamalarinin 6l¢iimlerden daha fazla saptigi bulundu.
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Tablo 15

PB doz hesaplamalar1 ve EBT-XD 6l¢iimleri

6 MV FFF 10MV-FFF
300MU "EBTXD | TPS(Gy) | FARK(Gy) | EBT-XD | TPS(Gy) FARK(Gy)
1x1 2,095 1,922 0,173 2312 1,930 0,382
2x2 2,461 2,461 0 2,681 2,602 0,079
3x3 2,622 2,595 0,027 2,790 2,752 0,038
4x4 2,738 2,680 0,058 2,888 2,836 0,052
5x5 2,799 2,732 0,067 2,930 2,887 0,043

Tablo 15’e gore, CC ve EBT-XD 6l¢iim sonug¢larinin uyumlu oldugu bulundu. En
yiiksek farklar kiigiik alan dlgiimlerinde goriildii. Ozellikle 1 x 1 cm? alan boyutlarinda CC

hesaplamalarinin 6lgiimlerden daha fazla saptigi bulundu.
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BESINCi BOLUM BOLUM
SONUC VE ONERILER

5.1. Sonuglar

1) Tip akimina bagli olarak HU ve ED arasindaki iliskinin nasil degistigini
incelemek icin tiip akim potansiyeli 70kVp degerinde sabit tutularak 20mAs, 40mAs,
60mAs, 80mAs, 100mAs, 120mAs, 140mAs, 160mAs, 180mAs, 200mAs, 250mAs tiip
akimlarinda degisimleri incelendi. Sirasiyla 80kVp, 100kVp, 120kVp ve 140kVp
degerlerinde sabit tutulan akim potansiyelleri icin 20mAs, 40mAs, 60mAs, 80mAs,
100mAs, 120mAs, 140mAs, 160mAs, 180mAs, 200mAs, 250mAs olarak degisen tiip

akimlarinda 6lglimler tekrarlandi ve HU-ED egrileri olusturuldu.

Sonuclart incelendiginde 70kVp tip akimi kullanilarak almman 20-40 mAs
¢ekimlerinde %1,5 belirsizlik oldugu gozlemlendi. 80,100,120 kVp degerlerinde degisen
mAs’i¢in belirsizlik %1 veya %1°den diisiik degerler bulunurken 140 kVp’de ise herhangi

bir belirsizlik gdzlenmedi.

Davis ve arkadaslarinin, mAs artisinin, kaliteli bir goriintii i¢in gerekli oldugunu ama
HU degerleri belirlenirken ihmal edilebilir oldugunu ileri siirdiigii ¢calismada oldugu gibi

caligmamiz sonucunda elde ettigimiz %1°1lik sapma degerleri literatiirli desteklemektedir.

Alinejad ve arkadaslari, mAs’lerin yiikseltilmesinin metal artefaktlan iyilestirilerek
HU farklarinda azalma ger¢eklesecegini neren calismalarin aksine HU degerlerinde boyle
bir etki ger¢eklesmedigini, etkisinin olmadigini1 gérmiisler. Calismamazin sonuglarinda da
20-40 mAs bile HU-ED egrisindeki belirsizliklerin sadece %1-1,5 gibi diisiikk degerler
bulunurken ytiksek mAs’ler i¢in etkisinin sadece %1 oldugunu bulunarak literatiire uyumlu

oldugu gorilmiistiir.

Afifi ve arkadaslarinin ¢alismasinda da 800 mAs’ye kadar yiiksek degerler igin
alian 6l¢iimlerin sonucu incelendiginde mAs’nin artmasi HU-ED egrisinde 6nemli 6l¢iide
degisiklik yapmamistir. 100, 120, 140 kV i¢in, HU degerleri 100 mA'ya kadar artan mAs ile
artmig ve sonrasinda sabit kalmis. HU-ED egrisindeki farklar 120 ve 140 kV degerlerinde,
mAs degeri ne olursa olsun farklar ihmal edilebilir oldugunu vurgulamislardir.
Calismamizda en fazla belirsizlikler 20-40 mAs i¢in gergeklesmis olup 140 kVp i¢in mAs

degisiminin ihmal edilebilir diizeyde oldugu bulunmustur.
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Guan ve arkadaslari yiiksek yogunluklu dokularda hesaplanan radyoterapi dozunu 80
mAs kullanan BT taramalar i¢in 300 mAs'a gore %1-1,5'e kadar daha yiiksek bulunmus.
Diisiik yogunluklu dokularda bu fark %1’in altinda degerler almis. Calismalari mAs
degisiminin radyaterapi dozuna etkisinin ihmal edilebilir diizeyde oldugunu gdstermistir.
Calismamizda 20-40 mAs icin HU-ED egrisindeki belirsizligi %1,5 bulunurken 250 mAs

icin belirsizlikler ihmal edilebilir diizeydedir.

2) Ikinci kisimda tiip akim 1sinlama siiresi 20mAs degerinde sabit tutularak, 70k Vp,
80kVp, 100kVp, 120kVp, 140kVp degerlerindeki tiip akim potansiyelleri i¢cin HU-ED
egrileri olusturuldu. Yapilan calisma sirasiyla 40mAs, 60mAs, 80mAs, 100mAs, 120mAs,
140mAs, 200mAs, 250mAs degerleri sabit tutularak 70kVp, 80kVp, 100kVp, 120kVp,
140k Vp tiip akim potansiyelleri i¢in tekrar edildi.

Elde ettigimiz 6l¢iim sonuglarini1 yorumladigimizda en fazla sapma miktar1 20 mAs
ve 70-80 kVp degerlerinde goriildii ve bu deger maksimum %1,5-2°dir. Diger tiim

ol¢timlerden elde ettigimiz sonuglar maksimum %1 sapma degerleri ile bulundu.

Raza mahmoudi ve arkadaslarinin yaptigi calismanin sonuglar1 da incelendiginde
diisiik kVp ile yiiksek yogunluklu malzemelerin taranmasinin giiriiltii ve ¢izgi artefaktlarinda
artisa neden olabilecegini gostermistir. Bu nedenle, HU degerinin tanimi i¢in standart foton
enerjisinin yoklugunda, yiiksek enerjili x 1sinlart (yiiksek kVps) ile BT taramasi1 yapilmasi

onerilmistir. Caligmamizin sonucunun litereratiir ile uyumlu oldugu goriilmektedir.

Alinejad ve arkadaslarinin, metal artefaktlar nedeniyle AHU degerlerinde meydana
gelen farklarinin paremetrelerle degisimini inceledikleri ¢alismada kVp’yi yiikseltmek
goriintli artefaktini iyilestirmis ve AHU farklar1 azalmis. En ¢ok fark kemik bolgelerinde
goriilmiis. Kemik bolgelerinde 120 kVp ile AHU (AED) sirasiyla -836 (0,85) iken 140 kVp
ile AHU (AED) sirastyla —683 (0,7) olarak bulunmus. Hasta dozlar1 hesaplanirken
olusabilecek belirsizlikler i¢in ¢6ziim Onerisi getirilmis. Calismamiz artan yiiksek kVp

degerleri i¢in belirsizligin minumum olmasi bakiminda bu ¢alismay1 desteklemektedir.

Afifi ve arkadaslarinin ¢aligmasinda da 70-140 kVp araliginda degisen degerler ile
edilen ol¢iimler gosteriyor ki kVp’nin artmasi HU-ED egrisi iizerinde 6zellikle yiiksek
yogunluklu ortamlar i¢in ihmal edilemeyen bir etkiye sahiptir. Ol¢iimler sonucunda, en

yiiksek yogunluga sahip yogun kemik i¢in goreceli ED 1,695 olarak bulunmus. 70 kVp igin,
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mAs 100'den 400 mA'ya yiikseldikce HU degerinin arttig1 ve ardindan 600 mA'ya kadar
sabit kaldig1r bulunmus. 80 kVp icin, mAs 50 mA'dan 100 mA'ya yiikseldikce HU degeri
artmis, 300 mA'ya kadar HU degeri azalmis ve minimum deger 400'den 800 mA'ya
dalgalanmis. kVp 70'ten 100 kV'a yiikseldiginde HU-ED egrileri arasindaki farklar azalir.
Calismamiz da sapmalarin yiiksek yogunluklu bélgelerde olmasi bakimindan c¢alismayla
uyum igerisindedir fakat belirsizlik oranlarimiz en fazla %1,5-2 olarak bulundu ve yiiksek

kVp degerleri i¢in ise mitkkemmel bir uyum sagladigini géstermektedir.

Guan ve arkadaglari, 80 kVp kullanan BT taramalar hesaplanan radyoterapi dozunu
130 kVp’ye gore %2 kadar daha yiiksek bularak kVp’deki artigin dogru sonuglar verdigini
dogrulamistir. HU-ED egrilerinde belirsizliklerin radyoterapi dozunda %?2’ye kadar fark
yarattigmi belirmiglerdir. Calismamizda 70 kVp kullanilarak elde edilen HU-ED
egrilerindeki belirsizlikleri 140 kVp’ye gore %0,5-1 kadar daha yiiksek bularak kVp

artisinin HU-ED egrisinde sapmalar yarattigin1 dogrulamis oluyoruz.

Mahur ve arkadaslar1 farkli yogunluklara sahip mataryellerin farkli kVp degerlerine
gore bulunan sonuglarinin %1 i¢inde oldugunu bulmuslardir. Bu nedenle klinik pratikte 120
kVp tip voltaji ile HU-ED egrisi olusturmanin uygun oldugunu c¢alismalarinda
gostermisglerdir. Calismamizda 120 kVp i¢in HU-ED egrisindeki belirsizligi %1 bularak
literatiirle uyum sagladigi goriildii.

Calismamiz ve literatiir taramasi dikkate alindiginda tedavi planlama sistemlerinde
doz hesaplanmasi icin kritik 6neme sahip HU-ED egrilerinin elde edilmesinde 20-40mAs
arasi tiip akim1 ve 70k Vp enerjisi haric diger uyguladigimiz mAs ve kVp degerlerinin uygun
oldugu ve TPS’de %1’den daha kiigiik bir belirsizlige yol agmaktadir.

3) Vertebra SBRT hastalar1 i¢in Dm ve Dw arasindaki farki aragtirdigimiz diger
caligmamizda ise spinal kanal dozlarinda maksimum doz degerlerinde Dw ile daha yiiksek
sonuglar bulundu. Spinal kanal maksimum nokta doz degerinde %3,14, 0,03 cc hacminin
aldig1 doz degerinde %2,42, 0,35 cc hacminin aldig1 doz degerinde %0,2 Dw ile daha yiiksek

sonuglar bulundu.

Hazirlanan planlarda hedef voliim doz degerlerinde Dw ile yiiksek sonuclar bulundu.
Maksimum doz degerlerini tanimlayan D; dozlarinda istatiksel anlamli olarak PTV’de

%5,19, GTV’de %5,79, diisiik doz degerini tanimlayan Dg9 dozlarinda istatiksel anlamli
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olarak PTV’de %3,94, GTV’de %5,27, ortalama dozu tanimlayan Dmean dozlarinda PTV de
%4,37, GTV’de %5,51 Dw doz hesaplama ile daha yiiksek sonuglar elde edildi.

Li Chen ve arkadaslarinin yaptig1 calismada kemik metastazi vakalarinda hedefler
icin Dm ve Dw arasindaki ortalama fark %2,2 'den fazla ve maksimum fark %7,1 ile Dw’da
daha yiiksek sonuglar bulunmus. Kemigin hedef oldugu vakalarda PTV’de Dw planlarda

ortalama dozu, Dm planlarina gore karsilastirildiginda %3,5 arttigin1 bildirmislerdir.

Stephen F. Kry ve arkadaslari, yaptiklar1 ¢alismada en belirgin farkliliklar1 kemikte
tespit etmisler. Bas ve boyun planlarinda, kemige verilen ortalama Dm dozu Dw‘dan %2,4
daha diisiik olarak tespit etmigler. Vertebra planlarinin Dm ve Dw arasinda ortalama olarak

%2,9'luk doz farki bulmuslardir.

Siebers ve arkadaglart Dm ve Dw farkinin vertebra kemikleri i¢in %10’u astiginm

tespit etmis.

Chen ve arkadaslart kemik metastazi igin Dw dozunu maksimum %7, Kry ve
arkadaslar1 klinik vertebra planlarinda Dw dozunun ortalama %3 ve Siebers ve arkadaslar
vertebra kemikleri i¢in Dw dozunu ortalama %10 yiiksek bulmuglardir. Caligmamizda spinal
kanal maksimum nokta doz degerinde %3,14 ile Dw i¢in daha yiiksek sonuglar bulduk. Chen
ve arkadaglar1 PTV’de Dw planinin dozu, Dm planin dozuna gore %3,5 artmis olarak
bulmusglar. Calismamizda Dmean dozlarinda PTV de %4,37 farkla Dw daha yiiksek bulduk.
Dw dozlarimin Dm dozlarina gore yiiksek sonuglar bulunmasi bakimindan ¢aligmamiz

literatiir ile uyum igerisindedir.

100kVp-120 mAs degeri referans almip diger degerlere gore elde edilen HU-ED
egrilerine gore 12 hastanin planlari tekrar hesaplatildi. PTV- Dos, PTV-D1, PTV-Dmean, PTV-
Dogg. GTV- Dgs, GTV-Di, GTV-Dmean ve GTV-Dyg doz degerlerinde 70 kVp tiip akiminda
%2-2,5, 80 kVp’de ise %1,5 civar farklar bulundu. Diger tiim kVp ve mAs degerlerinde %1
icinde degerler elde edildi. Hedef voliim dozlar1 bakimindan HU-ED egrisinin 6zeliikle
vertebra metastazlarinin planlamasinda 70 ve 80 kVp’nin kullanimimin %2,5 varan doz
farkliliklarina yol acabilmektedir. Spinal Kord maksimum doz degerinde %3’e varan farklar

bulundu.
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4) Doz hesaplama algoritmalarinin inhomojen ortamlarda dozimetrik farkliliklarini
arastirmak icin, CC04 (IBA, Germany) iyon odasi ile inhomojen fantom da yapilan BT

cekimi, TPS hesaplamalar ve l¢limler yapildi.

Doz hesaplama algoritmalarinin inhomojen ortamlarda dozimetrik farkliliklarini
arastirmak icin, CC04 (IBA, Germany) iyon odasi ile inhomojen fantom da yapilan BT

cekimi, TPS hesaplamalar ve dl¢iimler yapildi.

Ozel olarak dizayn edilen su esdegeri-kemik-su esdegeri in homojen fantomda CC04
iyon odasi ve EBT-XD filmler ile kiigiik alan boyutlarinda 6MV-FFF ve 10MV-FFF
enerjilerinde 6l¢timler alind1 ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 hesaplamalar ile
karsilastirildi. MC-Dm ve MC-Dw hesaplamalarmin CC04 ve EBT-XD odlgiimleri ile
uyumlu oldugu sonuglarin maksimum %35 i¢inde bulundu. Doz hesaplamalar1 agisindan
degerlendirildiginde MC-Dw kwmik igerikli inhomojen fantomda daha yiiksek doz
hesapladig1 goriildii.

Ozellikle 1x1 c¢cm? alanda CC algoritmast %8, PB algoritmasi1 %14 e varan doz
farkhiliklar1 olustugu gozlendi. Yinede 2x2 cm? den daha biiyiik alanlarda inhomojen

fantomda maksimum %5 civari farklar bulundu.

Soldberg ve arkadaglari inhomohen ortamlar i¢in MC kullaniminin doz tahmini igin

uygun oldugu kararina varmigslar.

Krieger ve Sauer’in ¢aligmalar1 6 MV enerji ve 10 x 10 cm? ile diisiik dozu CC igin
elde etmisler ve genel olarak MC ve CC arasinda bir uyum oldugu goriilmiis. Ancak PB i¢in

%12 varan yiiksek dozlar hesaplanmas.

EBT-XD filmler inhomojen fantomda doz verifikasyonu ile ilgili literatiir kisitlidir.
Yaptigimiz ¢alismada kiigilik alan dozimetresinde giivenilir kabul edilen CC04 iyon odasi ile
EBT-XD filmler uyumludur. TPS de doz hesaplama algoritmalarinin verifikasyonu ve kiigiik

alanlarda CCO04 ile benzer sonuglar elde edilmistir.
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5.2. Oneriler

HU degerleri kVp, filtrasyon ve rekonstriiksiyon algoritmasi gibi bireysel tarayici
parametrelerine bagh oldugundan dolayr HU-ED egrisini Olc¢timlerle belirlemek gerekir.
HU-ED egrisi lizerindeki etkileri en aza indirmek i¢in uygun tarama parametreleri segilmesi
gerekir. Segilen kVp’nin radyoterapi planlamasinda en az belirsizlik icermesi kritik neme

sahiptir. Bu nedenle hangi kVp, mAs secilecegi 6zel olarak arastirilmali ve irdelenmelidir.

MC-Dm ve MC-Dw arasindaki farkliliklar homojen ortamlarda ¢ok biiyiik
farkliliklar icermemektedir. Fakat 6zellikle yogun ortamlarda veya kemik metastazlarinin
1sinlanmasinda biiyiik belirsizlikler dogurabilmektedir. Kiiciik alanlarin kullanildig1 ve ¢ok
yiiksek dozlarin birka¢ giinde uygulandigt SBRT tedavilerinde MC-Dw veya MC-Dm
secilmesi daha da kritiktir. Yaptigimiz ¢calismada vertebra metastazlarinda hedef voliimlerde
%6’ya varan, spinal kord dozlarinda %3 civart MC-Dw dozu yiiksek hesapladigi goriildii.
Miimkiinse hazirlanan planlarin her iki doz hesaplama modunda hesaplatilarak hedef ve
kritik organ dozlarmin degerlendirilmesi daha dogru olacaktir. Vertebra SBRT de HU-ED
egrilerinin etkilerine de bakildiginda hedef voliim dozlarinda 70 ve 80 kVp tiip enerjilerinde
belirsizliklerin %2,5 civarinda olmaktadir. Spinal kord dozlarinda ise bazi mAs tiip akimi1
degerlerinde %3’ liik farklar gozlemlendi. Bu belirsizliklerin bir kaynagmin HU-ED
egrilerinin kemik- teflon yogunluklarinda lineeritesinde kiicliik bir sapma olmasiminda

etkisinin oldugu diistiniilmektedir.

Klinik ¢aligmalarda yaygin olarak kullanilmakta olan dozlar MC-Dw modundadir.
Tedavi planlama algoritmalart ic¢in kullanilan girdi verileri, doz profilleri ve su
fantomlarinda Olgiilen ¢ikt1 faktorlerinde de su esdegeri ortamlarda Dw manti§ina gore
Olciilmekte ve sisteme girilmektedir. Bu nedenle hesaplamalarda MC-Dw modunun
kullanim1 homojen ortamlarda iyi bir yaklasimdir. Fakat inhomojen ortamlarda 6zellikle

kemik 1ginlamalarinda dozu yiiksek olarak hesaplamaktadir. (Tortora ve Grabowski, 1993).

Buna karsin MC doz hesaplama algoritmalari rutin tedavi planlama uygulamasina
dahil edilmektedir. MC kullanildiginda doz vokselinde bulunan ortama goére yani Dm
modunda hesaplama yapilir. Dm ger¢ek dozu daha dogru yansitmasindan dolayi klinik
olarak kullamishdir. (Siebers, vd., 2000; Ma, vd., 1999). Ozellikle kiiciik alanlarin
kullanildig1 vertebra SBRT tedavilerinde doz hesaplarinda MC-Dm modu kullanilmali ve
hedef ve kritik organ dozlar yiiksek hassasiyetle hesaplatilmalidir.
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PB ve CC algoritmalarinin kemik yogunluguna sahip inhomojen fantomda 6zellikle
kiictik alanlarda biiytik farkliliklar goriildii. Vertebra SBRT tedavilerinde doz dagilimlarinda
belirsizlikler ¢ok fazla olacaktir. MC-Dw modu MC-Dm moduna gore dozu daha yiiksek
hesaplamasina ragmen, diger algoritmalara gére daha uyumlu oldugu goriildii. Ayrica CC04
iyon odasi ve EBT-XD filminin de kii¢iik alan dozimetresinde ve inhomojen fantomda

basaril1 bir sekilde algoritmalarin verifikasyonunda kullanilabilmektedir.
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