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GENIS ALAN BT TARAMALARINDA ALAN KENARLARINDA OLUSAN
GORUNTU ARTEFAKTLARININ RADYOTERAPIi PLANLAMASINDA
HESAPLANAN DOZA ETKIiSi

Askm AYDEMIR, Dokuz Eyliil Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii
Medikal Fizik Anabilim Daly, Inciralti-IZMiR
askinefeaydemir@gmail.com

OZET

BT tarayici cihazlarda goriinen gantry agikligi icerisinde standart goriintiiniin
olusturuldugu alan sFOV alanmidir. sFOV alanmin disinda kalan alan genisleyen
goriintiiniin olusturuldugu eFOV alanmidir. eFOV alanina tasan objenin olusturulan
goriintlisii izerinde sFOV alani kenarlarinda artefakt olusmaktadir. Olusan artefaktin
bulundugu bolgede BT numarasi ve dis kontur distorsiyonu gibi sistematik hatalar
meydana gelmektedir. Radyoterapi planlamasinda kullanilan bu goriintiilerde olusan
artefaktin hedef bolgeye iletilen radyasyon dozuna etkisi arastirilmistir. Oncelikle BT
cthazinda mekanik kalibrasyon hatalarindan olumsuz etkilenmemek i¢in mekanik kalite
kontrol testleri yapilmigtir. eFOV artefaktinin goriintiilenmesi, BT numaras: ve kontur
distorsiyonuna etkisinin incelenmesi i¢in Mini QC BT fantom ile gantry merkezinde ve
eFOV alanina girecek sekilde lateral kaydirilmis goriintiiler elde edildi. eFOV
artefaktinin olustugu bolgede kontur ve BT numarasi degisimi incelendi. Daha sonraki
siiregte Alderson Rando fantom ile referans degerleri elde etmek i¢in gantry merkezinde
goriintiiler elde edildi. eFOV alanina dogru —x yoniinde lateralde 8 cm ve — x yoniinde
lateralde 12 cm’ lik kaydirmalar ile goriintiiler elde edildi. Bu goriintiilere ayn1 esik HU
degerlerinde dis kontur, tedavi planlama sistemi tarafindan ¢izdirildi. Yine alaninda
uzman hekimlerce ilgili kritik organ ve dokular1 konturlandiktan sonra akciger, prostat
ve meme yerlesimli hayali timorler olusturuldu. Merkez yerlesimli goriintiiler iizerine
uygun tedavi planlar1 yapildi, uzman hekimlerce degerlendirilen tedavi planlarinda
hesaplanan MU degerleri, hayali tiimér merkezinde ve medyanindaki doz degerleri not
edildi. Lateral kaydirimli goriintiilerde ayn1 tedavi plani parametreleri kullanilarak ayni
MU degerlerinde, hayali tiimorlerin merkez ve meydanlarindaki doz degisimi incelendi.
Referans alman doz degerleri ile karsilastirildiginda, lateral kaydirilan goriintii

planlarinda elde edilen doz degerlerinde pozitif yonde artis gdozlenmistir.

Anahtar Sozciikler: sFOV, eFOV, Artefakt, Radyoterapi, Fantom



CALCULATED DOSE IMPACT OF THE IMAGE ARTIFACTS AT THE
EDGES OF THE AREA FROM A WIDE-BORE CT SCANS IN
RADIOTHERAPY TREATMENT PLANNING

Askm AYDEMIR, Dokuz Eyliil Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii
Medikal Fizik Anabilim Daly, Inciralti-IZMiR
askinefeaydemir@gmail.com

ABSTRACT

sFOV region is a region which is created standart images in appearing gantry
aperture at the CT scanners. eFOV region is a region which is created extended images
outside the sFOV region. Objects that extend past the sSFOV for eFOV reconstruction
may generate image artifacts resulting from truncated projection data; this may distort
CT numbers and structure contours in the region beyond the sFOV. In this study, to
evaluate the dosimetric impact of image artifacts from eFOV reconstruction with a
wide-bore CT scanner in radiotherapy treatment planning. Firstly, mechanical quality
control tests was made for reduce effects of the mechanical kalibration errors at CT
scanner. Mini QC CT phamtom were used to imaging eFOV artefact, centrally and
partially outside the sSFOV with laterally shift and to analyze effects of artefact on CT
number distortion and body contour variation. CT number distortion and body contour
variation were analyzed maximum artefact region. In the later period, Reference
baseline images of Alderson Rando phantom were acquired with the phantom centrally
positioned within the sSFOV. For comparison, the phantom were then shifted laterally
from the center of the phantom 8 cm and 12 cm, — x direction. The phantom external
body contours were then automatically created with a fixed threshold of HU value by
the treatment planning system. Critical organs and tissues were contoured by expert
doctors and fictitious tumors was delineated as the target, located lung, prastate and
breast. The treatment plans for the center position images set was first generated and to
evaluate by doctors. Calculated MU, center of the fictitious tumors dose values and
tumor median dose values were recorded. The same MUs were used for the subsequent
treatment plans for off-center image sets to ensure comparable amount of radiation
delivery in each beam configuration plans. The target dose calculated at the center of
the tumor and the calculated median tumor doses, were recorded and compared for all
treatment plans. Compared with the dose values of located centrally images, the dose

values of off-center image sets obtained from the positive direction is increased.

Key words: sFOV, eFOV, Artefact, Radiotherapy, Phantom



1.GIRIiS VE AMAC

Diistik enerjili olan radyasyonun farkli yogunluga sahip dokularda farkli
atentiasyon degerlerine sahip olmasi radyasyonun diagnostik ve girisimsel radyoloji
alanlarina hizmet etmesine olanak saglarken, gliniimiizde yiirlitilmekte olan kanser
tedavilerinde onemli bir yer tutan radyoterapi, radyasyon kaynaklarimdan ve/veya
radyoaktif kaynaklardan elde edilen radyasyon ile tiimorli bdlgenin 1smlanmasi
prensibine dayanmaktadir(1).

Tanimlanmig tiimor hacmine yiliksek dogrulukta Sl¢iilmiis maksimum homojen
radyasyon dozunun, timori c¢evreleyen saglikli dokuya en az zarar1 vermesi
radyoterapinin Oonemi ve amacini olusturur. Ayrica tiimoriin i¢indeki hastalikli
hiicrelerin ileri hiicre boliinmelerini veya c¢ogalmalarini devamli olarak durdurmak,
timoriin  yok olmasmi saglamak, yasam kalitesini artirmak ve siiresini uzatmak,

radyoterapi tedavisinin amagclar1 arasinda yer alir(2).

Simiilasyon; fiziksel ve geometrik 6zelliklere sahip tanisal bir X-15m1 cihazi
ile hastanin tedaviden 6nce immobilize edilmesi, goriintiilemenin yapilmasi ve timor
lokalizasyonun yapildig: islemdir. Bu islem; BT(Bilgisayarli Tomografi) aygitlariyla
yapilir ve konformal RT(Radyoterapi),IMRT(Intensity modulated Radiotherapy),
IGRT(Image Guide Radiotherapy) tedavi aygitlarinda tedavi planmin tam dogrulukta
olusturulmasini saglar. Isinlama sahalarmin, hasta cildine siipheye yer birakmayacak
sekilde cizilmesi ve tedavi cihazinda kolaylikla tekrarlanabilir olmasi1 gerekir. Daha
isabetli bir tedavi yapabilmek i¢in tiimoriin lokalizasyonu ya da yayilimmi ¢ok iyi
belirlemek, goriintiilemek zorunludur. Ayrica, tedavi alanma giren normal dokularin
siirlar1 da miimkiin olabildigince tama yakmn tanimlayarak hasta iizerine disaridan
isaretlenir. Simiilasyon prosesi siklikla bir hastanin tedavi planlamasini icermekle
beraber, tedavisi planlanan hasta ile ilgili her tiirlii bilgi ve dokiimanin doktor ya da
teknisyenlere aktarilmasmi saglar. Simiilasyon, radyoterapi iinitelerinin etkinligini
artrrabilir. Bu seviyede, set-up ve planlama ile ilgili sorularin ve sorunlarin pratik bir
bicimde ¢Oziimiinii temin eder. Ancak unutulmamasi gerekir ki, simiilasyon,
radyoterapideki bir seri prosediirden sadece bir boliimiinii olusturur ve hastanin

tedavisinin gerceklesmesindeki en 6nemli basamaktir(3).



BT-Simiilator ile belirlenen tedavi voliimii online olarak tedaviplanlama
sistemine, burada gerekli doz hesaplar1 yapildiktan sonra elde edilen veriler yine online
olarak lineer hizlandiric1 cihazlara aktarilmakta; boylece insan faktorii nedeniyle ortaya

¢ikabilecek aktarim hatalar1 tamamen ortadan kaldirilabilmektedir.

Radyoterapi tedavi planlama sisteminde yiiksek ¢oziiniirlik ve yiiksek
dogrulukla anatomik yapmin tanimlandigi ii¢ boyutlu goriintiilerin ihtiyact icin BT
cthazi yaygin olarak kullanilmaktadir. BT, tedavi yaklagimlarinin hasta sonucunu pozitif
etkiye doniistiirmesi i¢in oldukca yarar saglar. Hasta boyutlar1 ve bu boyutlardan
kaynakli hasta yatis pozisyonlar1 BT simiilasyon sirasinda kisitlayici faktorlerdir. Bu
faktorler BT gantry acikligmin yarigapi kiiciikliigiinden kaynaklanir (65-70 cm). Hasta
tedavisinde potansiyel tedavi hatalarina sebep olur. Yeni nesil tarayicilar bu hatalari

minimuma indirecek algoritmalara sahiptir(4).

Cogu tarama sartlar1 altinda hastanin veya objenin taranan bdliimleri BT
dedektorleri tarafindan olciilebilecek hacim disina tasabilir. Onkolojik tedavi planlama
siirecinin bir boliimiinde BT goriintiileri oryantasyonun tanimlanmasmda, boyut
tanimlamasinda ve radyasyon demetinin yogunlugunun belirlenmesinde kullanilir ki,
timor ve g¢evresine yeterli dozu verirken hassas dokular radyasyondan biiyiik 6lciide
korunabilsin. Hasta BT cihazinda tedavi masasinda yatacagi sekilde konumlandirilir.
Hastanin bazi viicut boliimleri siklikla dedektorlerin etkin ¢alisma araligi olan
FOV(Field of View) alaninin disinda kalir. Bu durum rutin radyolojik taramalarda da
siklikla goriiliir. Sebebi ise ya hasta cok genistir yada teknikerler tarafindan yanlis
konumlandirilmistir. Hemen hemen tiim goriintii olusturma algoritmalar1 “filtered
backprojection’ tabanli yazilmistir. Bu algoritmaya gore taranan objenin standart tarama
alam1 yani sFOV(standart FOV) icinde yer almasi gerekmektedir. Bu sart
saglanmadiginda ise alan kenarlarinda goriintii artefaktlarmin meydana gelmesi
kacinilmaz olur. sFOV alanmnin daha biiyiik oldugu bir tarama algoritmasi ve mekanigi

tasarlanabilir fakat bu islem oldukca maliyetlidir(5).

BT tarayicilarin en temel 6zelliklerinden birisi paralel 6rneklem geometrisinde

goriintiiden goriintiiye gecerken toplam ateniiasyonun sFOV alani icinde sabit



kalmasidir. Her goriintii i¢in tiim dedektdr kanallar tizerinden 6lgiilen tiim projeksiyon
acilarmin sabit olmas1 gerekmektedir. Bu sabit agili projeksiyonlarda her agimin gordiigi
alan disina tasan volimde beyaz seritler halinde artefaktlar olusur. Bu artefaktlar
hastanin viicut dis konturunda diizensizlige, tiimor ve rezidiiel tiimor kalintilarinin
sinirlarmin  degigsmesine, riskli organ konturlarinda belirsizlige sebep olur ki, bu
yapilacak olan tedavinin nitelik temini a¢isindan tam dogrulukla yapilmasma engel

olacaktir(6).

Doz hesaplamalarinda heterojenite diizeltmesi i¢in farkli viicut dokusu ve
yapilarinda BT numaralarinin degeri hesaba katilir. Geleneksel BT tarayicilar genellikle
70 cm gantry acgikligma sahiptir. Bu deger tedavi immobilizasyon gerecgleri ve genis
viicutlu hastalar i¢in yetersiz kalmaktadir. Bu tiir sorunlar1 gidermek i¢in 80-90 cm ¢aplhi
tarayicilar iiretilmektedir. Goriintiiniin olustugu FOV alan1 sFOV alanindan biiytlik
olabilmektedir. sFOV alan1 disina c¢ikan boliime genisletilmis FOV yani eFOV
(extended FOV) alant denilir. eFOV biyiikligii BT tarayict markasmna gore
degismektedir. Siemens Somatom markasi i¢in bu deger 82 cm’dir. sFOV disma
cikildiginda kliniksel data degerlerinde keskin bir diislis olur. Bu durumda eFOV
alaninin hem i¢ hemde dis tarafinda goriintii artefakti olusur. sFOV disina tasan
hastalarda viicut konturu degismekte ve BT numarast distorsiyonu meydana
gelmektedir. BT numarasi datalar1 doz hesaplama algoritmalarinda da kullanildigindan,

bu istenmeyen durum, dozun da yanls hesaplanmasina neden olabilmektedir(7,8).



2.GENEL BIiLGILER

2.1 Elektromanyetik Radyasyonlar

Ivmeli hareket eden yiiklerin olusturdugu, hava, bosluk veya madde gibi
ortamlarda bir tiir enerji yayilimi olan, elektrik (E) ve manyetik (H) olmak iizere iki alan
ve vektorel yone sahip biitliin siniizoidal dalgalara elektromanyetik radyasyon

denmektedir(10).
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Sekil 1: Elektromanyetik radyasyonun E ve H alani (11)

Gamma 1smlarindan radyo dalgalarmma kadar yayilmig siirekli bir dalga dizisi,
frekanslariyla ters orantili elektromanyetik spektrum olusturur. Spektrumun cesitli
kisimlarina verilen isimler tarihsel nedenlerledir. Bunlar yalnizca 1simanin kaynagma
gore yapilan bir smiflandirmay1 gosterirler. Isimanin fiziksel karakteri tim dizide
aynidir. Her bir bolgede 1smimlar aym1 hiz ve ayni elektromanyetik karakterdedirler.
Aralarindaki tek fark, frekanslarinin ve dalga boylarmnim farkli olusudur. Tarihsel adlarla
anilan bolgeler birbirinin i¢ine girmislerdir. Fakat yine de bu isimler 1simalarin ortak
kaynagmi gosterir. Radyo dalgalar1 ve mikrodalgalar, iletkenlerin i¢inde hareket eden
elektronlardan; kizilotesi 1simalar, sicak maddelerden; goriiniir 151k, ¢ok sicak
maddelerden; morotesi 1isimimlar, elektrik arklarindan ve gaz bosalmalarindan; X 1sinlar1
elektronlarm atomlarda yoriinge degistirmelerinden veya ivmeli hareket etmelerinden;

gamma 1sinlari ise, radyoaktif atomlarin ¢ekirdeklerinden ¢ikarlar.

Elektromanyetik radyasyonlarmn madde ile etkilesimini dalga boylar1 belirler.
Dalga boylar1 kiigiik, frekanslar1 yiiksek elektromanyetik radyasyonlar, enerjilerini
etkilestikleri maddeye aktarmak suretiyle, maddedeki atomlar1 dogrudan veya dolayli
yollarla 1iyonlastirabiliyorsa bunlar “iyonlastirici radyasyon”, iyonlastiramiyorsa

“iyonlastirict olmayan radyasyon” olarak tanimlanmaktadirlar. X 1sinlari, iyonlastiric



radyasyonu olustururken; radyo dalgalari, mikrodalgalar, kizil 6tesi 151k, mor 6tesi 151k
(ultraviyole) ve goriintir 151k gibi spektrumdaki diger elektromanyetik dalgalar

iyonlastirict olmayan radyasyonu olustururlar(12).

Iyonlastirici  olmayan radyasyonun madde ile etkilesimi iyonlastiric
radyasyondan farklidir. Iyonlastirict olmayan radyasyonun fotonu maddeyle
etkilestiginde madde uyarilir ve foton, maddenin molekiiler yapisina gore degisen diger
bir foton seklinde yansitilir. Iyonlastirict olmayan radyasyonun dalga boyu 1 nm’ den

biiyiik ya da esittir.

Goriilebilir 15181 gegiren maddeler saydam (transparent), yar1 gecirgen maddeler
yar1 saydam (translucent), ge¢cirmeyen maddeler ise opak olarak adlandirilir. Radyoloji
pratiginde kullanilan tanisal amagli X-1smini1 fazla geciren viicut yapilar1 (akcigerler,
yag dokusu gibi) radyogecirgen, az geciren viicut yapilar1 (kemik, kalsifikasyon gibi)

ise radyoopaktir.
2.2 X Ismnlan

Basici1 760 mmHg’ ya kadar diisiiriilmiis cam bir tiipiin i¢ine yerlestirilmis anot
ve katot levhalar1 arasina ¢ok yliksek elektriksel gerilim (106 — 108 volt) uygulanir.
Kinetik enerji kazanarak katodu terk eden hizli elektronlarin, anot iizerine yerlestirilen
erime sicaklig1 yliksek bir metal hedefe ¢arpmasi sonucu X 1sinlar1 olusur. Hedef metale
carpan elektronlarin kinetik enerjilerinin %99’u 1siya, %1°1 X 1smnlarina doniisiir. Tiip
iizerine agilan pencerelerinden c¢ikan isinlari denetim altina almak i¢in kolimator
yerlestirilir. Meydana gelen X 1sinlarinin enerji ve dalga boyu hedefin atom kiitlesine ve

katot 1511 elektronlarmin enerjilerine baghdir.

Sekil 2: x 15101 tiipii (13)



2.3 X Isinlarimin Elde Edilmesi
X 1sinlar iki yolla elde edilir.
2.3.1 Brems (frenleme) X 15101

Bu tip X 1smlart hizlandirilmis elektronlarin yiiksek atom numarali (tungsten,
molibden vb.) hedefe c¢arpip birdenbire durdurulmalari sonucunda meydana gelir.
Yiiksek hizli elektron hedef ¢ekirdeginin yanindan gegerken, Coulomb itme kuvvetinin
etkisi ile yolundan sapabilir ve enerji kaybeder. Kaybedilen bu enerji bosluga
elektromanyetik radyasyon (brems isinlar1) olarak yayilir. Elektron tungsten hedef
icinde bir veya birden fazla etkilesmeye ugrayip, enerjisini kismen yada tamamen
yitirir. Fotonun yayilma yonii hedefe diisen elektronlarin yoniine baghdir. Bu etkilesme
sonucu olusan X-1ginlar1 spektrumu siireklidir. Elektron tarafindan atom basma enerji
kaybetme orani, atom numarasmin karesiyle (Z*) orantilidir. Yani brems isnlarmnin
olusumu hedef maddesinin atom numaras1 Z ile degisir. Karakteristik radyasyonun
dalga boyu her element i¢in sabit olmasina karsin, kesintisiz radyasyon birgok dalga

boyunu igerir(14).
2.3.2 Karakteristik X 1sinlar

Bir etkiyle atom yoriingelerinden birinde olusan bosluklar daha iist yoriingelerde
bulunan elektronlar tarafindan doldurulur. Bu esnada ortaya ¢ikan radyasyon siirekli
spektrum ¢izgileri ilizerinde keskin siddet maksimumlar1 ortaya c¢ikarir. Bunlara
karakteristik X 1smlar1 denir. Degisik atomlarin elektron enerji seviyeleri de farklidir.
Bu ylizden her atomun karakteristik radyasyonu o elektron yoriingesi i¢in 6zeldir. Bir X
1511 tiiplinde anot katot arasindaki gerilimin degerine bagli olarak brems iginlarinin
olusturdugu bir siirekli tayf, anot cinsine bagli olarak da keskin ¢izgili karakteristik tayf
goriiliir.

2.4 Iyonlastiric1 Radyasyonun Etki Mekanizmalar

Iyonlastirici radyasyon enerjisinin bir ortam tarafindan sogurulmasi, ortam

molekiillerinde dogrudan ve dolayli hasara neden olur. Hasar, kritik molekiil

atomlarmin iyonlagsmasiyla molekiillerin etkinligini kaybetmesi ya da fonksiyonlarinin

degismesiyle dogrudan olarak veya kritik molekiillerde toksisiteye neden olan serbest



radikallerin olusmasi ve biyolojik etkilerin ortaya ¢ikmasiyla dolayli olarak meydana
gelir. Bu etkilesimler, ortamda olusan koparilmis elektronlar ile ortam molekiilleri
arasinda meydana gelir. Bir hiicre biiylik 6l¢iide su icerdigi i¢in bir ¢ézelti olarak kabul
edilebilir. Radyasyon ¢ozelti icerisindeki kritik molekiillere dogrudan etkiden daha ¢ok
dolayli olarak etki eder. Dogrudan etkide, degisiklige ugrayan molekiil dogrudan
dogruya iyonlastirici radyasyona maruz kalir ve uyarilmis duruma gecer. Dolayl1 etkide
ise, iyonlastirict radyasyon sonucu olusan bazi ara iiriinler baska bir dizi kimyasal

reaksiyona girerek diger molekiillerin degismesine neden olurlar.
2.4.1 Dogrudan Etki

Radyasyon enerjisinin sogurulmasiyla fotoelektrik ve compton etkilesimleri
meydana geliyorsa atomlar dogrudan iyonlasir. Fotonun, maddenin elektronlar1 ile
etkilesmesi sonucu fotoelektrik ve Compton olaylari olusurken, ¢ift olusum olayi,

fotonun i¢inden gectigi maddenin gii¢lii ¢ekirdek alan etkilesmeleri sonucu olusur(15).

Iyonlastirici radyasyon tiplerinden yiiksek dogrusal enerji transferi (LET)
degerine sahip olanlarda dogrudan etki baskindir. Maddeyle etkilesen ve maddeyi
iyonlastiramayan fotondan sogurulan enerji ile atomlar uyarilir (uyarilmis atomlar:
kimyasal olarak reaksiyona girmesi ¢ok kolay olan atom ve molekiillerdir). Daha sonra,
atomdaki fazla enerji, molekiildeki zayif bagl kisma transfer edilerek bag kirilmalarma

neden olabilir.
2.4.2 Dolayh Etki

Uyarillmis veya iyonlagsmis molekiiller igerdikleri fazla enerjiyi, molekiil
atomlarin1 bir arada tutan baglar1 koparmak suretiyle atarak bu bagi olusturan iki
elektrondan birer tanesini yaninda siiriikleyen iki serbest radikal haline gelir. Oksijen,
hidrojen ve biyolojik serbest radikal olusumlarinin, lipit peroksidasyon zincir
reaksiyonlar1 ve basta intestinal kanamalar olmak iizere miyokardial iskemi
karsinogenezis, katarak olusumu, solunum diizensizligi, DNA zincir kirilmasi,

mutajenik ve karsinojenik etkiler olusturdugu saptanmistir(16).



2.5 Radyasyonun Hiicreye Etkisi
Iyonlastirici radyasyonun etkisiyle hiicrede olusan hasarlar iige ayrilir.

2.5.1 Oldiiriicii (lethal) hasar: Hiicrede olusan hasar tamir edilemez ve hiicrenin
yasamsal fonksiyonlar1 etkilenir. Ani hiicre 6liimii icin 200-300 Gy’ lik doz gereklidir.
Klinikte uygulanan 2 Gy civarindaki bir seanslik dozlarda ise, hiicre birka¢ mitoz
gosterdikten sonra boliinme yetenegini kaybeder. Bu olay, zaman iginde nispeten
gecikmis bir 6liim olarak tarif edilir. Isin tedavisine basladiktan ancak bir siire sonra

tiimorde kiigiilme goriilmesi bu nedenledir(16).

2.5.2 ikinci derecede 6ldiiriicii (sublethal) hasar: Tek basina 6limciil (lethal) degildir
ve tamir edilebilir. Ancak sublethal hasarin ¢ok sayida olmasi hiicre 6liimiine neden

olabilir.

2.5.3 Potansiyel lethal hasar: Eger hiicre boliinmesi kisa bir zaman i¢inde meydana

gelirse 6liime yol acan, ancak boliinme gecikirse tamir edilebilen hasarlardir.
2.6 X Istm1 Detektorleri

BT sistemlerinde kullanilan detektorler sintilasyon ve basing altinda sikistirilmis

gaz detektorleri olmak {izere iki baslik altinda toplanmaktadir.
2.6.1 Sintilasyon Detektorleri

Bu tiir detektorler kendi arasinda 2 tiptir. Birinci tipte fotomultiplier sistem,

ikinci tipte ise fotodiyot multiplier sistem bulunmaktadir.
2.6.1.1 Sintilasyon/Fotomultiplier Detektor

Sodyum iyodiir (Nal), kalsiyum floriir (CaF;), bizmut germanat (BisGe;O,)

gibi solid sintilasyon kristallerinden olusturulmustur.
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Sekil 3: Solid sintilasyon kristallerinden tiretilmis bir dedektor tinitesi (17)

Bu tiirden kristaller, iizerlerine X veya gamma 1s1n1 diistiigiinde, biinyelerinden
goriilen 151k salinimina yol acarlar. Kristallerden ¢ikan 151k, fotokatod tizerine diiserek
burada elektronik sinyallere doniistiiriiliir. Elektronik sinyaller dynodes adi da verilen
fotomultiplier i¢inde tekrar yiikseltilir. Fotomultiplier bir yiizey konfigiirasyonu olup

fotokatodtan ¢ikan her elektron 3-10 kat oraninda arttirilir(18).
2.6.1.2 Sintilasyon/Fotodiyot Multiplier Dedektor

Sintilasyon/fotomultiplier detektor sistemindeki fotomultiplier yerine silikon
fotodiodun bulunmas: ile farklilik gosterir. Sintilasyon kristallerinde bir degisiklik
yoktur. Fotodiyotun kullanilmasi yiiksek stabilite, kiigiik boyut ve maliyet ucuzlugu

bakimlarindan avantajlidir(18).
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Sekil 4: Sintilasyon dedektdrlerinde analog sinyal elde edilisi

2.6.2 Gazh Detektorler

Gilinlimiizdeki BT sistemlerinde kullanilan detektorlerin cogu, 10-30 atmosfer
basing altinda sikistirilmis xenon gazindan olusturulmuslardir. Incelenecek objeyi
gecerek detektorlere ulasan X-iginlari, basing altinda sikistirilmis xenon gazi
atomlarmda iyonizasyon meydana getirmektedir. Iyonize xenon gazi miktar1 detektdre
ulagan X-1s5m1 foton sayisi ile orantilidir. Gaz detektorlerin maliyeti, sintilasyon

detektorlerine gore daha ucuzdur(19).

FOTON
+ XENON GAZI
POZITIF iyON
ANALOG
SINYAL
XENON GAZ_
DEDEKTORU

Sekil 5: Gaz dedektorlerinde analog sinyal elde edilisi
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BT sistemlerinde kullanilan detektorler belirli 6zelliklere sahip olmalidir. Bu
ozellikler yiliksek sogrulma ve doniisiim verimliligi, yliksek yakalama, kisa ‘afterglow’

stiresi, genis dinamik ‘range’ olarak ifade edilebilir.

Detektorlerce olusturulan zayif elektriksel ya da analog sinyaller DAS’a ( data
acquisition system: veri kazan¢ sistemi) gelir. Zayif analog sinyallerinin analiz
edilebilmeleri i¢in gii¢lendirilmeleri gerekir. DAS gantry icerisinde detektor sisteminin
iizerinde lokalizedir. Modern BT sistemlerinde sinyal giliclenmesi detektdrlerin
kendisinde gerceklestirilmektedir. Bu durumda DAS’in gorevi analog sinyalleri

bilgisayarlarca anlasilabilir olan dijital sinyallere ¢evirmektir(18).
2.7 BT Cihazlarimin Tarihgesi

Tomografi viicuttan kesit seklinde goriintii alma islemini tanimlar. Kelime
anlam1 olarak TOMOS (kesit) ve GRAPHY (sekil, resim, goriintii) seklinde iki eski
Yunanca kelimenin birlesiminden olusur. Bilgisayarli tomografide (BT) kesitsel goriintii
bilgisayarlar yardimi ile elde edilir. Bilgisayarlar kendilerine verilen bilgileri isleyen ve
bu bilgiler dogrultusunda is iireten aygitlardir. Bilgisayarlarin goriintii olusturmak igin
gereksinim duydugu bilgiler, BT’ de X isinlar ile elde edilir. BT cihazlar1 teknolojik

gelismelere paralel olarak biiyiik bir evrim ge¢irmektedir.

Birinci nesil cihazlarda tek dedektor kullaniliyordu. Tiip bir derece doniiyor, veri
isleniyor ve tekrar bir derece doniis yapiyordu. Bu islem tiip ve dedektor 180 derece
donene kadar tekrarlantyordu. Bu 180 derecelik tek bir doniisiin tamamlanmasi yaklasik
4.5 dakika almaktaydi. ikinci nesil BT’ lerde yelpaze seklinde bir 151n ve birden fazla
sayida dedektor sistemi bulunmaktadir. Daha hizli tarama zamani elde etmenin yani sira
ayni anatominin birden fazla dedektorce izlenmesi sayesinde ayrintida artis

saglanmigtir.

Ucgiincii nesil BT’ lerde kolime edilmis X 1sm1 demetinin yelpaze seklinde
olmasi1 ve karsisinda 1s1n demetini goren ¢ok sayida dedektor kullanmasidir. Dordiincii
nesil cihazlarda gantry boslugunu 360 derece cevreleyen ¢ok sayida dedektor

kullanilmaktadir. Bu cihazlarda dedektorler sabittir ve hasta ¢evresinde sadece x 1sin1
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tiipii doner. Iki tip olarak tanimlanmistir. Nutating ring dedektorler ve spiral slip ring
dedektorler. Nutating ring dedektorlerde tiip dedektdr halkasinin digindadir. Tiip
dondiikge dedektorler onilinde hareket etmis olur. Spiral (helikal) ring sistemler 4. nesil
geometrisinde kullanilmakla birlikte 3. nesil sistemlerde de goriilebilmektedir. Bu
sistemde kablo smirlamasi olmamasi nedeni ile tiip hareketi siireklidir. Besinci nesil
cihazlarda tiip ve dedektor hareketi ortadan kaldirilmistir. Gantry ¢ok biiyiik bir x-151m1
tiipli haline getirilmistir. Elektron-beam tomografi olarak adlandirilan bu sistem bir siire

devreye girdikten sonra multidedektor BT gelistirilmistir(20).

2.8 BT Cihazimin Boliimleri ve Calisma Prensibi

0P
GANTRI

HASTA
MASASI

DEDEKTORLE

Sekil 6: BT cihazi boliimleri ve kesit tarama semas1 (21)

BT aygitinda tarayici, bilgisayar ve goriintiileme {initesi olmak {izere 3 bdliim
vardir. Tarayic1 hasta masast ve gantryden olusur. Gantry igerisinde tiip ve dedektor
sistemi bulunur. Masa gantry boslugu igerisine girip ¢ikabilir. Her kesit alma igleminden
sonra masa bir miktar hareket ettirilir. Bu sekilde hastanin incelenen bdlgesinden ardisik
kesitler alabilir. BT’ nin kesit alma esasina dayanan bir goriintiileme yontemi oldugu
icin istedigimiz kesit kalinligina esit kalinlikta bir X 15 demeti yeterli olacaktir. Bu
nedenlerle tiipten ¢ikan x 1smlar1 kolime edilerek yelpaze seklinde bir demet haline
getirilir. Ism demetinin kalinlig1 operator tarafindan belirlenir. Hasta viicudundan

gecirilen bu X 1s1n1 demeti diger ucta X 1sinlara hassas bir dedektor zincirine ulasir.
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Dedektorlere ulasan X 1smlar1 hasta viicudundan gecerken viicudun degisik
dokularinda degisen oranlarda zayiflamaya ugrar. Dedektorlerde saptanan bu zayiflama
miktar1 bilgisayarlarla degerlendirilir. Bir¢cok matematiksel islem igeren oldukca
karmagik bir siire¢ sonucu, X 1smlariin taradigr alanin her bir noktasmin X 1smimi1
zayiflatma degeri hesaplanir. Bu degerlerin saptanmasindan sonra goOrintiiyi

olusturmak oldukca basit bir islemdir(22).

Sekil 7: X isinlarmin kolime edilerek yelpaze sekline getirilmesi (23)

BT’ de kesitsel goriintii olusturabilmek i¢in, tiipten ¢ikan X 1smlari, kolime

edilerek yelpaze seklinde bir demet haline getirilir.

cawlap c

Sekil 8: Kolime edilen x 1smnlarinin hastay: gecerek dedekte edilmesi (23)
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Kolime edilerek hasta viicudundan gecirilen X 1sin1 demeti diger ugta X
isinlarma hassas bir dedektor zincirine ulasir. X 1smlart hasta viicudundan gecerken
viicudun degisik dokularinda degisen oranlarda zayiflamaya ugrar. Bilgisayar tinitesinde
tarayict sistemden gelen bilgiler, bircok matematiksel islem ve algoritmalarla
degerlendirilip islenir. Daha sonra bu islemlerden elde edilen sonuglar, tarama alanini
temsil edecek, sayilardan olusmus bir haritaya doniistiiriiliir. Bu isleme rekonstriiksiyon
ad1 verilir. Harita cihaz iireticilerinin belirledikleri sayida eleman igerir ve haritanin
eleman sayis1 6rnegin 520x520 gibi ifade edilir. Bu ifade bize haritada alt alta siralanan
520 ¢izgi, her bir ¢izgide 520 eleman oldugunu gosterir. Tarama sonucu elde edilen
bilgiler, iste bu eleman sayis1 kadar degeri hesaplamak amaci ile kullanilir. Yapilan
bircok matematiksel islemden sonra artik bilgisayarin belleginde organizmanin belli bir
kesitine ait harita eleman sayis1 kadar deger vardir. Bu elemanlardan herhangi birinin
sahip oldugu deger, o elemanin organizmada temsil ettigi odagin x 1smlarin zayiflatma
giiciine esittir. Organizmadaki bu odagin, kesit diizlemine paralel x birim uzunlugunda
ve y birim genisliginde iki boyutu vardir. Bunun yani1 sira x 1511 demet kalinligina esit
derinlik boyutu da olacaktir. Bu durumda, noktasal odagimizi hacim boyutunda ele
almamiz gerekmektedir. Bu hacme voksel adi1 verilir ve hacim eleman1 anlamina gelen

ingilizce (volume element) sozciiklerinin kisaltmasmdan olusur(22).

CTlimage

Picture

.u--'.:'""_ Element

Slice £ 3 : (PIXEL) 3
Width Z ' '

512

PIXELS

Sekil 9: Pikselden olusan voliim elementi (24)
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Taranan dokunun kalinligi X 1sm1 demet kalinligina esittir. Haritadaki her
eleman bu kalinlikta bir doku odagmni temsil eder. Dolayisiyla her harita elemanimnin

hacimsel bir boyutu vardir.

Goriintiileme biriminde harita elemanlarmin her birine sahip olduklar1 rakamsal
degerlere bakilarak gri skaladan bir renk kodu verilir. Haritamiz bilgisayar ekraninda,
harita elemanlarinin tek tek gri tonlarda renklendirilmelerinden sonra, siyahtan beyaza
dek degisen noktaciklar igceren bir resme doniistiiriiliir. Bilgisayar ekraninda
gordiigiimiiz resim, aslinda renkle kodlanmis harita elemanlarindan meydana gelen
bircok noktaciktan olusmaktadir. Iste resmin en kiiciik eleman1 olan bu noktaciklara
piksel, resimdeki piksel sayisini belirten, noktaciklarin ve cizgilerin birlesiminden
olusan orgiliye de matriks (256x256- 520x520 gibi) adin1 veriyoruz. Piksel ingilizcede
resim eleman1 (picture element) anlamina gelen sozciiklerin kisaltilmasindan
olusmustur. BT’ de her bir vokselde hesaplanan X-151n1 zayiflatma degerini standart bir
deger ile belirtmek amaciyla Hounsfield skalasi olarak adlandirilan bir referans sistemi

kullanilmaktadir(20).

+ 1000 . Yodun kemik + 100 Kemik

/
|| /| Kalsifikasyon
/
600 | / 60 | Hematom
|| / || Gri cevher
/ B
eyaz cevher
200 / 20|
L} Kan
0 Su 0 Su
- 200 - -20
AN
b= AN -
N
- 600 {— N - 60—
N\
|| Yag
] AN
- 1000 L1 Hava - 100

Sekil 10: Hounsfield Unit dlgegi (25)

Hounsfield skalasinda x-1s1m1 sogrulma degerleri -1000 ve 1000 arasinda 2000

birim icerisinde smiflandirilmistir. Bu skalaya gore suyun sogrulma degeri sifir, kemik
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gibi ¢ok yogun olusumlar i¢in bu deger 1000, hava i¢cin -1000 olarak kabul edilmistir.
Yag disindaki yumusak dokular 30-100 arasinda sogrulma degerine sahipken, yag
dokusu BT’ de -60 ile -200 arasinda degerler alir.

2.9 BT Goriintiilerinde Pencereleme

Bilgisayar ekraninda izledigimiz goriintii aslinda renkle kodlanmis bir harita
olduguna gore, bu haritanin renklendirme kriterlerini degistirerek goriintii iizerinde
degisiklikler yapabiliriz. Bu pencereleme (windowing) dedigimiz bir islemle kolayca
yapilabilir. insan gozii 20 adet gri tonu ayirt edebilir. Pencerelemeden amag, siyahtan
beyaza dek degisen bir spektrumda yaklasik 20 tonu ayirdedebilen bir insan goziiniin
Hounsfield skalasindaki -1000, +1000 araliginda istedigi olusumlar1 se¢mesini
saglamaktir. Sistem x-151n1 zayiflatma (ateniiasyon) degeri en yiiksek piksellere beyaz
rengi atar, azalan degerleri giderek daha koyu gri tonlarla renklendirir ve en diisiik

degerleri siyaha boyar(20,22).

Elimizdeki gri tonlarla tiim skalayr boyamak istersek 2000 HU’lik bir
spektrumda her bir 100 iinite i¢in bir gri ton kullanilacak demektir. Bu da hemen hemen
timii 30-100 HU araligina diisen yumusak dokularin birbirinden ayirdedilememesine
yol acacaktir. Bu nedenle, gri renk skalasmin olusumlarin birbirinden ayirdedilmesini

kolaylastiracak sekilde kullanilmas1 gerekmektedir.

Hounsfield skalasinda gri tonlarin dagilimi -1000 siyah renkle temsil edilirken,
+1000 beyazdir. Géziimiiz yaklagik 20 gri tonu birbirinden ayirt edebilir. Bu nedenle
aynt renk skalasmi -100, +100 arasindaki HU degerlerini renklendirmek igin
kullandigimizda daha oOnce birbirinden ayirdedilmeyen olusumlar farkli tonlarda
gortileceklerdir. Pencereleme isleminde birisi pencere genisligi ‘window width’ digeri
de pencere seviyesi ‘window level’ olmak iizere ayarlanabilen iki parametre vardir.
Pencere genisligi goérmek istedigimiz olusumlarin HU degerlerini i¢ine alip
ilgilenmediklerimizi disarida birakacak sekilde segilen bir Hounsfield skalas1 bandidir.
Bu durumda sadece segtigimiz bant icerisinde kalan HU degerleri gri bir renk tonu
alirken bandin disinda kalan HU degerleri ya beyaz yada siyah renk ile boyanirlar.

Pencere seviyesi ise segtifimiz pencere genisliginin orta noktasidir. Ornekleyecek
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olursak -50, +150 arasindaki olusumlar1 1yi gostermek istersek, bu durumda pencere
genisliginin 200 HU, pencere seviyesinin ise orta noktasi olan +50 HU olmasi
gereklidir. Goriildiigii gibi parametrelerin bu sekilde se¢ilmesiyle her bir 10 iinite i¢in
ayrt bir gri ton kullanilacagindan, x-igmini birbirinden farkli zayiflatan doku ve
olusumlarm (-50 ve + 150 arsindaki) farkli bir renk degeri ile temsil edilme sanslari
artacaktir. Diger taraftan 50 HU altinda kalan degerlerin tiimii siyah, +150 HU
iizerindeki tiim degerler ise beyaz goriilecektir. Yukaridaki 6rnekten de anlasilabilecegi
gibi pencere seviyesi ve genisligi, farkli organ ve olusumlar1 incelemek i¢in oldukca
yararli bir islev gormektedir. Bu ayarlarin istenilen organ ve olusumlarin en 1iyi
gortintiilenebilecekleri sekilde se¢ilmeleri halinde, inceleme optimal yapilacaktir.

Secilen ayarlamalarda bazi olusumlarin tam siyah yada tam beyaz renklerle gosterilmesi
nedeniyle izlenememeleri s6z konusu olabilecektir. Pencerelemenin en giizel 6rnegi,
akciger parankim incelemesi yapilirken mediastinal olusumlarin ayrintilarinin
kaybolmasi, yada tam tersine mediastinal olusumlar i¢in ayarlanmis bir pencere

degerlerinde, akciger parankim ayrintilarmnin izlenememesidir(22).

Sekil 11: A: Pencere genislik ve seviyesi mediasten, kemik ve toraks duvar1 yumusak
dokular1 izleyebildigimiz sekilde ayarlanmis, B: Pencere genislik ve seviyesi akciger
parankimini degerlendirebilecek sekilde ayarlanmis goriintiiler (26)

Bir kesit bilgisi i¢in bilgisayarmn hafizasinda olusturulmus ve kesit goriintiilerinin
elde edilecegi goriintii matrislerinde geri yansitma sonucu her bir projeksiyonun katkisi

ile orijinal goriintii, gériintli matrisinde olusmaya baslar. Orijinal goriintii nokta seklinde

o o

bir obje olarak ele alilirsa(Sekil 12.a), sadece 0 ve 90 acilarindaki 2 adet

projeksiyonun goriintli matrisine geri yansitilmasi ile merkezde olusmaya baslayan

goriintii Sekil 12.b’de goriilmektedir, bu projeksiyonlara 45 ve 135 acilarindaki

projeksiyonlarda eklenir ve 4 tane geri projeksiyon kullanilir ise merkezde geri
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yansitilmalardan dolay1r olusan bir yildiz deseni ile birlikte orijinal goriintii giderek
olusmaya baglar (Sekil 12.c), geri projeksiyon sayist ayni sekilde 8 (Sekil 12.d) ve 16
(Sekil 12.e)’ya ¢ikarilir ise merkezde orijinal goriintiiniin iyice belirginlestigi fakat ayni
anda orijinal goriintiide var olmayan yildiz deseninde belirginleserek biiylidiigii
gozlenir, projeksiyon sayis1 32°ye c¢ikarildiginda ise orijinal goriintii daha detayli elde

edilmistir (Sekil 12.1).

cnginal abect

£ projections

2 projections 32 projections

Sekil 12: a.Orijinal obje, b. 2 projeksiyon, c. 4 projeksiyon, d. 8 projeksiyon, e.16
projeksiyon, f. 32 projeksiyon (27)

Sadece geri yansitilan projeksiyonlar sonucunda olusan goriintiide orijinal
goriintiide var olmadig1 halde olusan yildiz desene, yildiz-artekaft1 adi verilir. Yildiz
artefakt geriye projeksiyon sonucu ortaya ¢ikan bir goriintii kusurudur. Geriye yansitma
isleminde projeksiyon bilgileri tiim piksellere esit olarak verilmektedir. Goriintiiniin
olmadig: piksellere de bilgi verilmesi nedeniyle yildiz-artefakt1 olusur. Sadece orijinal
obje gorintiisiiniin elde edilebilmesi goriintiiniin  olmadig1 piksellerdeki bilgi
kaldirilmahidir. Bu artefaktan kurtulmak i¢in filtre geri projeksiyon (Filtered Back
Projection, FBP) geri yansitma teknigi gelistirilmistir. Her projeksiyondaki ayrik
bilgilere 1s1n adi verilir. Bu teknikte frekans uzayinda yokus(ramp) fonksiyonu ile

tanimlanan filtre, bir pencere fonksiyonu ile beraber kullanilarak her 1smn filtre edilir.
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Filtre islemi her 1s1nin merkezi piksellerinin disindaki kenar piksellere negatif
agirhik verilerek gerceklestirilir. Sonucgta kesit goriintiisiinde bu merkezi piksellerin
disindaki pikseller negatif olacak ve bu negatif degerler ikinci 1s1ndan gelen ve yildiz
artefakt1 olusturacak pozitif piksel igeriklerini dengeleyecektir. Bu islem ayni zamanda
goriintiiye orijinalinde var olmayan bir giiriiltii ekler. Burada bahsedilen giiriiltii orijinal
obje goriintiisii ile ilgisi olmadig1 halde goriintii matrisinde olusan fazla bilgi
katkilaridir. Ozellikle yumusak doku yani diisiik kontrast ayirma giicii ile ilgili
calismalarda c¢ok kritik bir parametredir ve kalite kontrol testleri i¢inde mutlaka

Olciilmelidir.

2.10 X Ismm Bilgisayarh Tomografi Sistemlerinde Kalite Kontrol Testleri

Kalite kontrol testlerinin amaci bircok nicel Ol¢iim elde ederek, kurulmus
sistemin tretici tarafindan verilen spesifikasyonlara uyumunun kontrol edilmesini
saglamaktir. Uretici firma tarafindan verilen bir spesifikasyon dokiimani baz almarak,
bu dokiimandaki referans degerlerle karsilastirma yapilir. Kabul testlerinden elde edilen
bilgiler, ileride uygulanacak kalite kontrol testleri i¢in referans olusturur.

Genelde performans kriterleri iiretici firmanin verdigi referans degerler,
belirlenmis yonetmelikler, yonergeler ve bilimsel literatiirden elde edilir(28). Bu
calismada kabul testleri ve rutin kalite kontrol testlerinin limitleri ve 6l¢iimlerin yapilma
sikligin1 belirlenirken tiim uluslararas1 kurumlarin tavsiyeleri dikkate alinmig ve
optimum degerler elde edilebilmesi icin bir test protokolii ve kabul smir degerleri
verilmistir. Kalite kontrol testlerini mekanik, dozimetri ve goriintii kalite testleri olmak
iizere 3 ana baslikta toplanmaktadir. Bu ¢alismada sadece mekanik testlerin yapilmasi

uygun ve yeterli gorilmiistiir.
2.10.1 Mekanik Testler

Mekanik testler yapilirken ama¢ zaman ile veya iiretimde cihazin gantry, hasta
masasi, hasta hizalama lazerleri gibi aksamlarmin ¢alisma dogrulugunun kabul edilebilir

sinirlar icerisinde halen calisir oldugunun kontroliidiir.
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2.10.1.1 i¢ tarama pozisyonlama 15181 ve tarama diizlemi uyum testi

Goriintiilenecek organ ile tarama diizlemi arasinda bir iligki kurmak i¢in gantry
iizerinde ve i¢indeki tarama alani belirleme 1siklar1 kullanilir. Bu isiklar tarama
diizleminde, sagital ve koronal diizlemlerde 630 nm dalga boylu helyum neon (HeNe)

lazer 1s1klaridir(28,29).

2.10.1.2 Koronal ve sagital hizalama 1s1klar1 uyum testi

X 1sm1 bilgisayarli tomografi sistemlerinin gantrysinin iki adet hizalama 15181
daha vardir. Bu iki 151k gantrynin tam izomerkezinde kesisirler. Burada izomerkez ile; X
1s1n  tiipliniin  hareket ederken ¢izdigi, detektér yaymin ve gantry boslugunun

cemberlerinin kesisen ortak merkez ifade edilmektedir(28,29).

2.10.1.3 Aksiyel hareket testi
Bu test yapilirken amag aksiyel taramalar boyunca masanin her taramada esit ve

dogrulukla hareket ettiginin test edilmesidir(28,29).

2.10.1.4 Helikal hareket testi

Helikal kesit goriintiilerinin, X 151 tiipiiniin siirekli hareketi esnasinda masanin
gantry igine sabit bir hizla girmesi sonucu elde edildiginden yukaridaki boliimlerde
bahsedilmisti. Klinikte genelde tiim viicut, toraks, abdominal bolge ve kardiyak amaclh

calismalarda tercih edilen helikal harekette aksiyel hareket gibi test edilmelidir(28,29).

2.10.1.5 Masa uzakhk gosterici dogrulugu testi

Her X 1511 bilgisayarl tomografisi sisteminin gantrysinin kontrol odasmna bakan
kisminda standart olarak masanin gantry i¢indeki pozisyonunu gdsteren bir dijital
uzaklik gosterici vardir.
Hastanin art arda isinlanmasinin gerektigi durumlarda tomografi teknisyenleri odaya
girmeden kontrol odasindan bu dijital gostericiye bakarak calismayi yaparlar. Bu

nedenle bu gostergenin uzaklig1 ne dogrulukla gosterdigi kontrol edilmelidir(28,29).
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2.11 Radyoterapi

Radyoterapi yaklasik yiiz yildir kanserlerin tedavisinde kullanilan yontemlerden
biridir. Kanser hiicrelerinin dogrudan ya da dolayl olarak iyonlastirici radyasyonla
oldiiriilmesi temeline dayanir. Radyoterapide en dnemli kural, timore maksimum dozu
verirken ¢evresindeki riskli organlarin ve saglikli dokularmm miimkiin olan en az dozu
almasint saglamaktir. Bu amacin gergeklestirilmesine yonelik olarak {i¢ boyutlu
konformal radyoterapi (3D CRT), IMRT, organ hareketlerini takip ederek yapilan
goriintli takipli radyoterapi (Image Guided Radiation Therapy, IGRT) ve tomoterapi
gibi gelismis teknikler uygulanmaktadir. Bu nedenle radyoterapide, planlanan hedef

voliimiiniin dogru bir sekilde 1g1nlanmasi biiyiik onem tasimaktadir.

Konformal radyoterapi ve bu teknigin gelistirilmesi sonucu olusan diger
tekniklerde, emniyet marjmin kiiclik tutulmasmdan dolayr belirlenen hedefin tedavi
alaninin disinda kalma olasiligini en aza indirmek bugiin gelinen nokta agisindan biiyiik
onem tagimaktadir. Tedavi sahalarinin daha kiiclik marjlarla belirlenmesi, ¢ok sayida
1sin  kullanilmasi, yiiksek dozlara ¢ikilmasi bu konunun Onemini belirleyen

parametrelerdir.

Konformal radyoterapide malign (kotii huylu) hastaliga sahip bir hastanin
tedavisi i¢in ilgili organin, saglikli doku ve organ voliimlerin sinirlarinin ii¢ boyutlu
olarak belirlenmesi gerekir. Bu voliimler:

Tanimlanabilir Tiim6ér hacmi (Gross Tumor Volume, GTV),

Klinik hedef voliim (Clinical Target Volume, CTV),

Planlanan hedef voliim (Planning Target Volume, PTV),

Tedavi hacmi (Treated Volume),

Isinlanan voliim (Irradiated Volume),

Riskli organ (Organs at Risk, OR) ve

Planlanan riskli organ hacmi (Planning Organ at Risk Volume, PRV).
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2.12 Bilgisayarh Tomografinin Radyoterapide Kullanim

BT radyoterapi tedavi planlamasmin vazgegilmez bir parcasidir. Ug boyutlu
konformal tedavi ve yogunluk ayarli radyoterapi gibi ileri radyoterapi teknikleri BT
olmaksi1zin uygulanamaz(30).

U¢ boyutlu konformal tedavi uygulanacak hastanin 6ncelikle BT kesit
gortintiileri elde edilir. Bu goriintiiler hem hastanin igyapis1 ile ilgili gorsel bilgi
saglamakta hem de dokulara ait elektron yogunluk degerlerini icermektedir. Kesitler
bilgisayar ag1 araciligi ile tedavi planlama bilgisayarina aktarilir. Burada tiimor ile
cevresinde bulunan risk altindaki organlarin konturlari c¢izilir, daha sonra tedavi
planlama bilgisayarinda iki boyutlu kesit goriintiileri ard1 ardina dizilerek hastanin ve
konturu ¢izilen tiim yapilarin {i¢ boyutlu rekonstriiksiyonlar1 elde edilir. Segilen tedavi
sekline uygun olarak, verilecek i1smnlarin gantry acilarina, bagil agirliklarina ve
sekillerine karar verilir. Tedavi planlama bilgisayar1 bu verilere ve BT’den gelen doku
elektron yogunluk degerlerine dayanarak tiimoriin ¢evresinde olusacak doz dagilimimi
hesaplar ve {i¢ boyutlu olarak goriintiiler. Uygun doz dagilimina karar verilmesi ile

tedavi planlama agsamasi tamamlanmis olur.

2.13 Radyoterapide Kullamlan Bilgisayarh Tomografinin Ozellikleri

BT simiilator; diagnostik BT cihazi, BT bilgisayar konsolu, sanal simiilasyon
yazilimi (software), lazer isaretleme sistemi, basili kopya cihazlarindan olusur. Network
sistemi ile desteklenmesi ise son derece yararhidir. BT ile alian kesitlere target voliim
ve kritik organlar yerlestirilerek sanal hasta olusturulur, simiilasyon yazilimi
konvansiyonel simiilatorlerin  fonksiyonlarmi kullaniciya sunarak simiilasyon
yapilabilmesini saglar. Simiilasyondan sonra veriler ii¢ boyutlu tedavi planlama
sistemine gonderilerek islem tamamlanir. DRR (Digitally reconstructed radiographs)’lar
ise kagit veya film tizerine bastirilir. BT kesitleri alinirken konan isaretler ve lazer
isaretleyicileri hasta iizerine transfer edilen alanlar yardimi ile hasta tedaviye alinir.
Simiilasyon ve tedavi sirasinda hastanin yatis pozisyonu ayni olmalidir. Hastadan tedavi
olacag1 pozisyonda kesitlerin alinabilmesi i¢in gantry genisligi miimkiin en biiyiik
aciklikta olmalidir. Aksi halde viicut konturu farkli olacaktir. Uygun ¢ap 70 cm ve daha
fazlasidir. BT cihazi, simiilator cihazlarmda oldugu gibi lazer isaretleme olanagi

bulunmalidir. BT masasi tedavi cihazlarinda oldugu gibi diiz olmalidir. Konkav hasta
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masasi1 viicut konturunu ve organlarin pozisyonunu etkiler ve ismlanacak voliim ciddi
anlamda farklilik gosterir. Masanin diisey hareketi olmalidir. Hastanin dis konturunun
tam alinabilmesi i¢in rekonstiiriiksiyon alani miimkiin oldugunca biiyiik olmalidir. 3D
planlama fazla sayida kesit gerektirir. Taranacak voliimiin uzunlugunun artmasi kesit
sayisin1 ve buna bagli olarak toplam siireyi de arttiracaktir. Kesitlerin alinmasi sirasinda
ise hasta pozisyonunda degisiklik olmamalidir. Bu nedenle kisa siirede fazla kesit
alabilen spinal tomografi cihazlar1 tercih edilir. Farkli diizlemlerde rekonstiiriiksiyon
yapilabilmelidir. AP/Lateral topogram yapilabilmelidir. BT sayilarindaki hassasiyet ve
dogruluk yiiksek olmalidir. BT sayilar1 elektron yogunluguna cevrilebilmelidir. Metal
protezlerin neden oldugu artefaktlar azaltilabilmelidir. Bu nedenle artefaktlar geometrik
ve BT sayilarindaki dogrulugu etkiler. Sanal simiilasyon isleminde izosantr derinliginin

otomatik tayin edilmesi ve dogruluk derecesi 6nem tasir(31).

2.14 Radyoterapi Planlamasi

Goriintiilerin aktarilmasindan sonraki asama, tedavi planlama yaziliminda tiimor
ve normal dokularin konturlanmasi iglemidir. Bu islem ile hedef voliim ve ¢evre saglikli
yapilarin konumlar1 belirlenmis olur. Daha sonra hastanin ka¢ 15 demeti ile tedavi
edilecegi ve bu 1sinlarin viicuda hangi acilardan girecegine karar verilir. Her 151 demeti
gerek kursun bloklar yardimiyla gerekse cok yaprakli kolimatorler kullanilarak

sekillendirilir ve saglam yapilarin korunmasi saglanir.

Uygulanacak giinlik doz degeri planlama yazilimma girildikten sonra,
bilgisayarm hesapladigi doz dagilimi incelenir. Timorlii bolgede homojen bir dagilim
elde etmek ve gevre yapilardaki dozu azaltmak i¢in belirli 1smlarda “wedge” ad1 verilen
kama sekilli filtreler kullanilir veya 1sinlari bagil agirliklar1 degistirilir. Homojen doz
dagilimi incelendikten sonra hedef ve kritik organlara ait doz voliim histogrami
cizdirilir. Doz-voliim histogrami hangi anatomik yapinin, hangi hacminin hangi dozu
aldigmi gosteren bir egridir. Bu egri tedavi planlama yazilimi tarafindan otomatik
olarak cizilir.

International Commission on Radiation Units and Measurements (ICRU) 50
no’lu raporunda, hedef hacim i¢indeki doz homojenitesinin belirlenen tedavi dozunun -

%95°1 1le +%107’s1 arasinda olmasi gerektigi belirtilmistir.
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3.GEREC VE YONTEM

Hasta boyutlar1 ve bu boyutlara bagli hasta poziyonu ayarlamalar1 BT
simiilasyon sirasinda kisitlayici1 faktorler olmustur. Bu sikinti BT gantry agikliginin
yarigapmin kiigiikliiglinden kaynaklanir. Bu aciklik genelde 65-70 cm ‘dir. Bu durum
hasta tedavilerinde potansiyel tedavi hatalarna sebebiyet vermektedir. Yeni nesil
tarayicilar ile bu hatalarm olusumu 6nemli 6l¢iide azaltilabilir.
sFOV alani disinda kalan viicut dokusunun taranmasi sonrasinda goriintii olusumu i¢in
gerekli olan bilgi eksik kalir. Ve ne kadar sFOV alanindan uzaklasilirsa eksik bilgide o
Olciide artar. Radyoterapi tedavi planlamasi i¢in kullanilan aksiyal goriintiiler {izerinde
sonradan diizeltme algoritmalar: ile olusan artefaktlar azaltilir. Piksel yogunluklarinin
yanlis tanimlanmasinin  yol ac¢tigi olumsuz etkiler anatomik yapinin yanlis
tanimlanmasina ve elektron yogunlugu tabanli doz hesaplamalarinda hatalara sebep
olur(8,9).

BT goriintiileri Siemens Somatom BT tarayici kullanilarak elde edilmistir.
Gergege yakin optimum sonuglarin elde edilmesi igcin AAPM(The American
Association Physicists in Medicine) raporlart dogrultusunda BT kalite kontrol testleri
yapilmistir. Oncentra Masterplan tedavi planlama sistemi eFOV goriintii artefaktlarmin
dozimetriye etkisinin incelenmesinde kullanilmistr. BT fantomu ve Rando
fantomlardan farkli lateral yerlesimler ile alinan goriintiiler tedavi planlama sistemine
aktarilmistir. Tedavi planlama sisteminin otomatik dig kontur c¢izdirme ozelligi
kullanilarak dis kontur belirlenmistir. Fantomlar lateral diizlemde amaca uygun sekilde
kaydirilarak eFOV bolgesine tagmasi saglanmistir. BT numaras: degisimleri ve viicut
konturunda olusan distorsiyon gozlemsel olarak incelenmistir. Alinan merkezi referans
goriintlistine gore viicut konturundaki sapma oranlar1 alinarak SSD (kaynak-cilt
mesafesi)’ye olan etkisi bulunmustur. SSD sapmasimin maksimum oldugu kesitte hayali
bir tiimor olusturulmus ve radyasyon demetlerinin merkezi hayali tiimoriin merkezine
tanimlanmistir. Doz normalizasyon noktasi izosentr’da secilerek Oncentra Masterplan
TPS(tedavi planlama sistemi) ile MU(monitor unit-tedavi siiresi) hesaplandirimistir.
Olusturulan hayali tiimoriin sadece ortasinda ve bu tiimor hacminin medyanindaki doz,

tiim tedavi planlar1 i¢in kaydedilip karsilastirilmistir.
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3.1 Arastirmanin Tipi

Yapilan arastirma, genis hasta boyutlar1 veya yanlis pozisyonlanma sonucunda
eFOV alanma giren viicut konturu ve anatomik yapi konturlarindaki degisim ile BT
numarasi distorsiyonunun degerlendirilmesi, meydana gelebilecek degisimin doz

hesabina olan etkisinin incelenmesine dayanan deneysel bir ¢aligmadir.

3.2 Arastirmanin Yeri ve Zamani

Aragtirma 01.04.2012 - 30.07.2012 tarihleri arasinda Dokuz Eyliil Universitesi
Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Anabilimdali’nda ger¢eklestirilmistir. 01.04.2012 —
01.05.2012 tarihleri arasinda yapilmasi planlanan arastirma ile ilgili literatiir taramasi
yapilmistir. 01.05.2012 — 01.06.2012 tarihleri arasinda BT cihaz1 mekanik kalite kontrol
testler1 yapilarak amaca uygun sekilde fantom goriintiileri elde edilmistir. 01.06.2012 —
15.07.2012 tarihleri arasinda elde edilen goriintiiler iizerine organ ve dokular
konturlanmis ve uygun tedavi planlar1 olusturularak olusturulan planlar alaninda uzman

hekimlerce degerlendirilmistir.

3.3 Calisma Materyalleri

Bu arastirmada BT goriintiilerinin elde edilmesi i¢in Siemens Somatom BT
tarayici, goriintiilerinin alimmasi i¢cin Mini QC BT fantom ve Rando fantom ile beraber
tedavi planlarmin olusturulmasi ve doz hesaplarmin yapilmasi i¢cin Oncentra Masterplan

TPS kullanilmistir.

3.3.1 Mini BT QC Fantom

BT numarasinda meydana gelecek degisimleri incelemek i¢in Nuclear
Associates model 76-430 BT QC fantom kullanilmistir(Sekil 13). Fantomda farkli doku
esdegeri ilave aparatlar vardir. Bunlar 2,4 cm kalinliginda, 2,9 cm capinda 6 tane
parcadan olusur. Bu pargalar kemik, akciger, naylon, polikarbonat, polietilen ve plastik
su esdegeri yogunluktadirlar. Bu parcalarin relatif elektron yogunluklari sirasiyla
1,7808, 0,2359, 1,1420, 1,1308, 0,9491 ve 1,0272’ dir. Sahip olduklar1 fiziksel boyutlar

ile akrilik fantom govdesinde bulunan deliklere sigacak sekilde iiretilmistirler.
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Sekil 13: Mini QC BT fantom (32)

3.3.2 Alderson Rando Fantom
Dozimetrik dlgtimlerde kat1 fantom, su fantomu ve insan esdegeri olan fantomlar
kullanilmaktadir. Insan esdegeri olan fantomlardan en bilineni 30 yil1 askim bir siiredir

kullanilan ve tiim diinyadaki sayilar1 yaklasik 2000 olan Alderson Rando Fantomlardir

(Sekil 14).

Sekil 14: Alderson Rando fantom (33)
Rando fantom viicut dokusu, kemik, akciger ve hasta bosluklarina benzer

materyallerden olusmustur. Rando materyalleri X-1s5mm1 ve elektronlar i¢in insan

dokusunun radyasyona karsi esdegeridir. Rando fantomun radyasyona karsi
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esdegerliligi, en diisiik teshis enerjisinden en yiiksek tedavi enerjisine kadar biitiin
araligr icermektedir. Rando fantomda yumusak doku, kemik ve akcigerler dogal
yumusak doku, kemik ve akciger yogunlugundadir. Yumusak dokular 1s1 ile sertlesmis
ve sentetik bir maddeden olan rando plastiktir. Etkin atom numaras1 7,30 + % 1,25 ve
kiitle yogunlugu 0.985 + 9%1,25 g/cm3’tiir. Akcigerlerin etkin atom numarasi da
yumusak dokuda oldugu gibi 7,30’tiir. Rando kemikleri dogal insan kemikleridir ve
insan viicudunda bulunan bosluklar mevcuttur. Fantom kalinliklar1 2,5 cm olan 32 adet
yatay kesite ayrilmistir. Her bir kesitte igindeki tipalar ¢ikarildiginda TLD yerlestirmeye
elverisli hale gelen delikler bulunmaktadir. Rando plastigi, radyasyon ve fiziksel
degisimlere karsi ¢ok duyarlidir. Calismamizda kullanilan 100 ¢cm uzunlugunda ve 50

kg agirligindaki kadin fantomun kol ve bacaklar1 bulunmamaktadir(34).

3.3.3 ‘Siemens SOMATOM Emotion Duo’ Marka Bilgisayarh Tomografi Unitesi
Fantom goriintiilerinin elde edilmesinde Radyasyon Onkolojisi bdliimiinde

mevcut olan Siemens Somatom Emotion Duo model BT simiilatér tarayici

kullanilmistir(Sekil 15). Rando fantomda, Smm kesit kalinliginda abdomen ve toraks

cekim protokoliiyle goriintiiler alinmistir.

3, W -

Sekil 15: ‘Siemens SOMATOM Emotion Duo’ Marka BT Unitesi
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Cihazin teknik olarak;
v Minimum enerji ihtiyac1 110 V
1GB RAM ile veri depolama
0.1-10 mm araliklarinda istenen degerde kesit kalinliginda tarama
70 cm goriinen gantry agikligi
50 cm maksimum goriintii olusumunun gergeklestigi agiklik
DICOM 3 protokolii ile ¢ekim
26 kW (opsiyonel 40kW) x 1s1n1 tiipii jenerator kapasitesi
3.8 mhu (opsiyonel 5.3 mhu) x 1511 tiipii 151 kapasitesi

15.5 Ip/cm uzaysal ¢oziintirlik

AN N NN N Y U N N

1 s goriintii olugturma siiresi

<

0.8-1 s arasinda bir tam devir

ozelliklerine sahiptir(35). Genis BT gantry acikligi, ¢esitli radyoterapi planlama
siregleri i¢in taramada esneklik saglar. Genis hastalarda, immobilizasyon cihaz1 veya
yasam destek malzemesi bulunan hastalarda gantry acikligi onem kazanmaktadir.
Siemens cihazinda goriintiiniin olusabildigi maksimum genislik olan eFOV 70 cm’dir.
Ancak x 1sm1 tliplinden ¢ikan isinlarin geometrisi sebebiyle(Sekil 21, bkz.syf 40)
standart goriintliniin olustugu aciklik sFOV 50 cm’dir. Hasta boyutu veya yanlig
pozisyonlamadan kaynakli sFOV digina tasan hastanin goriintiilerinde eFOV alani igine
girdigi boliimlerinde uzaysal ¢oziiniirliikte bozulmalar, giiriiltii, BT sayisinda degisim

gibi sorunlar ortaya ¢ikmaktadir.

3.3.4 ‘Oncentra Masterplan’ Tedavi Planlama Sistemi
Arastirma siirecinde elde edilen goriintiiler iizerinde ilgili organ ve dokularda
konturlama ve tedavi planlama islemleri Oncentra Masterplan tedavi planlama

bilgisayarmda yapildi(Sekil 16).
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Sekil 16: Oncentra Masterplan tedavi planlama sistemi (36)

Oncentra Masterplan yazilimi BT goriintiilerini bilgisayar ag1 iizerinden alabilen
ve bu gorintiileri {ic boyutta diizenleyerek konformal tedavi planlamasina olanak
saglayan bir programdir. Oncentra Masterplan bilgisayarli tomografiden gelen doku
elektron yogunluk degerlerini kullanarak, radyasyonun farkli dokular i¢cinden gecerken
meydana getirecegi farkli sagilmalar1 hesaplar ve boylece daha hassas tedaviler
uygulanmasima olanak saglar. Oncentra Masterplan tedavi planlama sistemi Collapse

Cone, Pencil Beam ve Monte Carlo doz hesaplama algoritma yazilimlarma sahiptir.

3.4 Arastirmanin degiskenleri

Radyoterapi tedavi planlama sisteminde yiliksek ¢oziiniirlik ve yiiksek
dogrulukla anatomik yapmin tanimlandigi ii¢ boyutlu goriintiilerin ihtiyact icin BT
cthazi yaygin olarak kullanilmaktadir. BT, tedavi yaklagimlarinin hasta sonucunu pozitif
etkiye doniistiirmesi i¢in olduk¢a yarar saglar. Hasta boyutlar1 ve bu boyutlardan
kaynakli hasta yatis pozisyonlar1 BT simiilasyon sirasinda kisitlayici faktorlerdir. Bu
faktorler BT gantry acikliginin kiigiikliiglinden kaynaklanir (65-70 cm). Hasta
tedavisinde potansiyel tedavi hatalarina sebep olur. Yeni nesil tarayicilar bu hatalari
minimuma indirecek algoritmalara sahiptir.

Cogu tarama sartlar1 altinda hastanin veya objenin taranan boliimleri BT
dedektorleri tarafindan olciilebilecek hacim disina tasabilir. Onkolojik tedavi planlama

siirecinin bir boliimiinde BT goriintiileri oryantasyonun tanimlanmasinda, boyut
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tanimlamasinda ve radyasyon demetinin yogunlugunun belirlenmesinde kullanilir ki,
timor ve g¢evresine yeterli dozu verirken hassas dokular radyasyondan biiylik 6lclide
korunabilsin. Hasta BT cihazinda tedavi masasinda yatacagi sekilde konumlandirilir.
Hastanin bazi viicut boliimleri siklikla dedektdrlerin etkin ¢alisma aralii olan FOV
alaninin disinda kalir. Bu durum rutin radyolojik taramalarda da siklikla goriiliir. Sebebi
ise ya hasta ¢ok genistir ya da teknikerler tarafindan yanlis konumlandirilmistir. Hemen
hemen tiim goriintii olusturma algoritmalar1 ‘filtered backprojection’ tabanl yazilmistir.
Bu algoritmaya gore taranan objenin standart tarama alani yani sFOV i¢inde yer almasi
gerekmektedir. Bu sart saglanmadiginda ise alan kenarlarinda goriintli artefaktlariin
meydana gelmesi ka¢gmilmaz olur(37). Hasta tedavi planlama sistemlerinde bulunan doz
hesaplama algoritmalart BT verilerin kullanarak doz ve siire hesabi yapar. Alan
kenarlarinda olusan BT datalarindaki keskin degisim secilen noktadaki datanmn yanlis
olmasina ve bunun sonucunda tam dogru olmayan tedavi dozu ve tedavi siiresine sebep
olur. Yapilan ¢aligmalar standart goriintii alan1 olan sFOV ile genislemis goriintii alani
olan eFOV alanlarinda se¢ilen bdlgelerde goriintii rezoliisyon degerlerinde de anlaml

farkliliklar oldugunu gostermektedir(38).

3.5 Veri toplama aracglan

sFOV alanindan e¢FOV alanina tasan viicut dokusu sonucunda elde edilen
goriintlide meydana gelen artefakt ve BT numarast degisimlerini incelemek iizere
‘Nuclear Associates’ model 76-430 BT QC fantom kullanilmistir. Meydana gelen bu
artefaktlarin ve bu artefaktlardan kaynaklanan BT numarasi deg§isimi, dis kontur
degisimi gibi olumsuzluklarin radyoterapi planlamasinda hesaplanan doza etkisini
incelemek iizere Alderson Rando Fantom kullanilmistir. Goriintiiler tizerinde BT
numaralarint okuyabilmek, elde edilen Rando fantom goriintiilerinde ilgili organ ve
dokularin konturlarmi ¢izebilmek, olusturulan hayali tiimorlere tedavi edici planlarin
hazirlanip degerlendirilmesi esnasinda Oncentra Masterplan tedavi planlama sistminden
faydalanilmistir. Elde edilen veriler Tablo 1 de gosterilen veri kayit formlarinda ilgili

boliimlere not edilmistir.
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6 MV 18 MV
Tiimor Medyan Tiimor Medyan
Akciger Merkezinde(cGy) (cGy) Merkezinde(cGy) (cGy)
GTVI1
GTV2
GTV3
GTV4
(A)
6 MV 18 MV
Titmor Titmor
Prostat Merkezinde(cGy) Medyan(cGy)| Merkezinde(cGy) | Medyan (cGy)
1
Numara
2
Numara
3
Numara
(B)
Tanjansiyel Meme Tiimor Merkezinde(cGy) Medyan(cGy)
1 Numara
2 Numara
3 Numara
©)

Tablo 1: Veri kayit formu 6rnekleri: A; akciger yerlesimli, B; prostat yerlesimli, C;

meme yerlesimli timorler i¢in
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3.6 Arastirmanin Plani ve Takvimi
Bolim 3.2 Arastrmanin Yeri ve Zamani kisminda ayrintilariyla anlatilan
calisma basamaklari, bu boliimde sematik olarak gosterilmistir.
Literatiir taramas1
01.04.2012 - 01.05.2012
!
BT cihaz1 mekanik kalite kontrol testleri
01.05.2012 — 15.05.2012
!
Fantom goriintiilerinin elde edilmesi ve degerlendirilmesi
15.05.2012 - 01.06.2012
!
Goriintiiler iizerinde organ ve doku konturlanmasi ve uygun tedavi planlariin

olusturulmasi,
15.06.2012 - 01.07.2012
!
Verilerin Analizi ve Degerlendirmesi
01.07.2012 -15.07.2012
!
Yazim
15.07.2012 - 30.07.2012
3.7 Verilerin Degerlendirilmesi
Oncelikle standart goriintiiniin olustugu 50 cm capl alan disina ¢ikildiginda
goriintiide ve BT numaralarinda meydana gelen degisimi incelemek i¢in igerisinde
farkli yogunluklarin bulundugu QC BT fantomunun merkezi gantry merkezi ile
cakistirilarak goriintii elde edildi(Sekil 20,A). Sonrasinda fantom -x yoniinde lateralde
fantomun merkez noktast gantry merkezinden 20 cm uzaklikta olacak sekilde
kaydirildi(Sekil 20,B). Yogunluklar1 farkli olan bolimlerin icerisinde 1,6x1,6 cm”’lik
farkli alanlarda BT numaralar1 okunarak ortalamalar1 alindi. Lateralde kaydirma sonrasi
elde edilen goriintiide de ayni iglemler tekrarlandi. Merkez dis1 goriintiiden elde edilen
ortalama BT numaralar1 ile merkezde elde edilen BT numaralar1 karsilastirilarak

aralarindaki fark incelenmistir. Rando fontom ile BT de merkezde ve lateral
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kaydirilarak eFOV alani i¢ine girdirilerek elde edilen goriintiiler Oncentra Masterplan
tedavi planlama bilgisayarina aktirilip gerekli konturlama iglemleri yapildiktan sonra
olusturulan hayali tiimorleri tedavi etmeye yonelik tedavi planlart yapilmistir. Hayali
timorlerin  olusturulmas1  sonraki bolimlerde detayli anlatilacaktir. Yapilan
planlamalarda tiimoriin merkezinde ve tiimor hacminin ortalamasindaki dozlar okunmus
ve okunan bu dozlarin belirlenen bolgelere verilmesi i¢in ihtiya¢ duyulan tedavi siiresi,
tedavi planlama sistemi tarafindan hesaplanmistir. Sonrasinda lateralde kaydirilarak
eFOV alanina tasan goriintiilerde de ayni islemler tekrarlanmig fakat farkli olarak
merkezde izlenen siirecte elde edilen tedavi siireleri ‘forward’ olarak girilmis ve hayali
tiimoriin ortasina ve yine hayali tiimor hacminin ortalamasina iletilen dozlar okunarak

karsilagtirilmistir.

3.8 Arastirmanin Simirhhiklan

Yapilan baz1 benzer ¢alismalarda farkli planlama tekniklerini de kendi icerisinde
karsilastrmak adma yogunluk ayarli radyoterapi(IMRT) ve hacim ayarli ark
tedavisi(VMAT) teknikleriyle elde edilen planlama sonuglar1 iic boyutlu konformal
tedavi ile de karsilastirilarak arastwrmalar daha da kapsamli hale getirilmeye
calistimistir. Dokuz Eyliil Universitesi Radyasyon Onkolojisi Boliimii’nde dort adet
tedavi planlama bilgisayar1 bulunmaktadir. Bunlardan yalnizca bir bilgisayarda IMRT
tedavi planlar1 olusturulabilmektedir. Klinikte bulunan cihazlarimn VMAT modalitesine
uygun olmamasi ve hasta yogunlugundan dolayr IMRT yapilan bilgisayarmn uzun siireli
mesgul edilememesi nedeniyle farkli planlama tekniklerini kendi aralarinda
karsilagtirma olanag1 saglayamadik. Boylece bu ¢alisma iic boyutlu konformal tedavi

planlamasi sonuglarinin degerlendirilmesi ile sinirlandirimistir.

3.9 Etik Kurul Onay1

Dokuz Eyliil Universitesi Girisimsel Olmayan Arastirmalar Etik Kurulu
tarafindan 02.08.2012 tarithli ve 2012/26-18 sayili karar ile; 673-GOA protokol
numarali ’Genis Alan BT Taramalarinda Alan Kenarlarinda Olusan Goriintii
Artefaktlarmin Radyoterapi Planlamasinda Hesaplanan Doza Etkisi’ isimli arastirmanin

onay1 almmistir. Onay ekte sunulmustur.
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3.10 BT Mekanik Kalite Kontrol Testlerinin Yapilmasi

Mekanik testler yapilirken amag¢ zaman ile veya tiretimde cihazin gantry, hasta
masasi, hasta hizalama lazerleri gibi bilesenlerinin ¢alisma dogrulugunun kabul
edilebilir smirlar igerisinde halen ¢alisir oldugunun kontroliidiir.
3.10.1 i¢ tarama pozisyonlama 15131 ve tarama diizlemi uyum testinin yapilisi

I¢ hizalama 15181 ve tarama diizleminin uyum kontroliiniin yapilabilmesi igin bir
adet radyoterapi filmi ve bir adet igneye ihtiyag¢ vardir.
Kontrol i¢in asagidaki adimlar izlenmistir;
1- Radyoterapi filmi masanin basina sabitlendi(Sekil 17).
2- ¢ hizalama 15181 filmin iizerine diisiiriildii.
3- I¢ hizalama 151311 film {izerinde diistiigii yerler, merkez, sag ve sol olmak iizere en
az 3 yerden igne ile delinerek isaretlendi.
4- Sistemin izin verdigi en dar kesit kalinligi ile tek kesitlik bir tarama yapildi.

5- Ismlama parametreleri 120-140 kVp ve 50-100 mAs arasinda se¢ildi(28,29).

Sekil 17: Radyoterapi filminin masa bagina sabitlenmesi

Film banyo edildikten sonra tarama diizlemi film tiizerinde goriiniir hale

gelmistir. Igne ile delinmis delikler tarama diizlemini ortalamis olmas1 beklenmekteydi.
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3.10.2 Koronal ve sagital hizalama 1s1klar1 uyum testinin yapihsi

Testin yapilabilmesi i¢in bir kalem ve onu yiikseltmek icin bir destege ihtiyag
vardir.
Olgiim i¢in asagidaki adimlar izlenmistir;
1- Kalem boylamasina hasta masasinin istiinde sagital ve coronal tarama hizalama
1siklarmin kesistigi noktaya yerlestirildi(Sekil 18).
2- Kalemin tam bu kesisim noktasina denk gelmesi igin altindan bir destek ile
sabitlendi.
3- Kalem boyunca kii¢iik bir goriintiileme alani segilerek seri bir tarama yapildi(28,29).
Elde edilen kesit goriintiilerinde yiliksek sogurum veren kalemin kursun kism1 bir nokta

seklinde goriilmiistiir. Bu goriintii tam merkezde (x=0, y=0) olmas1 beklenmekteydi.

Sekil 18: Izomerkeze yerlestirilen kursun kalem

3.10.3 Aksiyel hareket testinin yapihisi
Testin yapilabilmesi i¢in zarfli radyoterapi filmi, hasta agirlhigini benzesiminin

yapilabilmesi i¢in en az 70 kg. ihtiya¢ vardir. Agirlik masaya homojen sekilde dagitilir.

Olgiim i¢in asagidaki adimlar izlenmistir;

1- Zarfli radyoterapi filmi masa basina sabitlendi.

2- Pes pese, aralarinda en az bir kesit kalinlig1 bosluk kalacak seri bir aksiyel tarama,
isinlama parametreleri 120-140 kVp, 300-400 mAs ile yapildi(28,29). Film banyo
edildikten sonra taramalar, film iizerinde goriiniir hale geldi. Tarama araliklarinin

birbirinden esit uzaklikta oldugu cetvelle olciilerek dogrulandi.
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3.10.4 Helikal hareket testinin yapihs1
Testin yapilabilmesi i¢cin 30 cm uzunlugunda 1 cm kalinhiginda pleksiglass bir
plaka, hasta agirhiginin benzesiminin yapilabilmesi i¢in en az 70 kg agirlik ve iki adet
yiiksek azalim veren ince metal pargasina ihtiyag vardir.
Olgiim i¢in asagidaki adimlar izlenmistir;
1- Ince metal parcalar1 pleksiglass plakanin her iki ucuna sabitlendi(Sekil 19).
2- 70 kg agirlik masanin tizerine yerlestirildi.
3- Plaka hasta masasinin lizerine sabitlendi.
4- Masa gantry izomerkezine yiikseltildi.
5- Her iki metali de igine alacak bir helikal tarama yapildi(28,29). Eger helikal hareket

diizgiin ¢aligtyor ise elde edilen birinci ve sonuncu goriintiilerde her iki metalde goriiniir

olmalis1 beklenmekteydi.

Sekil 19: Ince metal parcalarm pleksiglass plakanin uglarina sabitlenisi

3.10.5 Masa uzakhk gosterici dogrulugu testinin yapihsi

Testin yapilabilmesi i¢in en az 3 metre uzunlugunda bir uzunluk Slger, hasta
agirhiginin benzesiminin yapilabilmesi i¢in en az 70 kg agirlik ve yapistirict bantta
ihtiyag vardir.
Olgiim i¢in asagidaki adimlar izlenmistir;
1- Hasta masasinin iizerine 70 kg agirlik yerlestirilir ve masa gantry’nin izomerkezine

yiikseltildi.

38



2- Masa bas1 tam olarak i¢ hizalama 1s18ma denk gelecek sekilde masa hareket ettirildi.
3- Uzunluk dlger bant yardimiyla masa basina sabitlendi.

4- Gantry tizerindeki dijital gosterge sifirlandi.

5- Masa icten disa ve distan ige olmak iizere her iki yonde hareket edebilecegi son
konuma kadar hareket ettirildi.

6- Icten disa ve distan i¢e harekette uzunluk dlcerden okunan degerler dlgiilen, dijital
gostergeden okunan degerler ise okunan degerler olarak not edildi(28,29). Her 20 cm de
bir uzunluk olger ile dijital gosterge degerleri okunarak tolerans smirlar icerisinde

oldugu gozlemlendi.

3.11 Goriintiilerin elde edilmesi

sFOV alan1 disina c¢ikildiginda olusan goriintiide meydana gelen artefakti
gozlemlemek ve BT numaralarinda meydana gelen degisimi incelemek icin QC BT
fantomunun merkezde ve merkezden 20 cm lateralde kaydirilarak elde edilen goriintiisii
sekildeki gibi olmustur. Elde edilen goriintiilerde eFOV alanindan kaynaklanan artefakt

gozle goriiliir sekilde olustugu gozlemlendi.

Sekil 20: Mini QC BT fantomunun (i) merkezde, (i1) eFOV alan1 kenarindaki
goruntusu
Elde edilen goriintiiler tedavi planlama bilgisayarina aktarilarak ‘region of
interest-ROI’ BT numarast okuma 0zelligi kullanildi. Fantomda bulunan kemik,
akciger, naylon, polikarbonat, polietilen ve plastik su esdegeri yogunluklarin bulundugu
boliimlerde 1,6x1,6 cm”’lik farkli alanlarda BT numaralar1 okunarak ortalamalari alind.
Sekil 21°de eFOV, sFOV ve goriinen gantry acikligi ve Rando fantomun

pozisyonlandirilmas: sematize edilmistir. Pozisyon 1, goriintii artefaktinin olusmadig:
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BT numarast ve viicut konturu karsilastirmasi i¢in referans alinan goriintiilerin elde
edildigi pozisyondur. Pozisyon 2, 50 cm olan sFOV alan1 kenarma dayandirilmak iizere
merkezden 8 cm lateral kaydirilan pozisyondur. Bu pozisyonda alan kenarinda minimal
goriintli artefaktlar1 olugsmustur. Pozisyon 3, 50cm olan sFOV alanindan eFOV alanina

tagirmak amacgli merkezden 12 cm lateral kaydirilarak elde edilen pozisyondur.

sFOY agiking
S0 cm —

cFOY agiklig
B3 cm

Cantry agikig
T cm

Sekil 21: BT gantry semas1 ve fantom goriintiilerinin elde edildigi pozisyonlar

Siemens Somatom Emotion model BT tarayici ile rutin toraks ¢ekim parametleri

kullanilmistir. Yani; 130 kV, 60 mAs, doniis stiresi 0,8 s/1devir, kazang 2x4 mm, kesit

kolimasyonu 4 mm, kesit kalmligi 5 mm, pitch faktér 2, CTDI,q 6,5 mGy, efektif doz
erkek icin 3,36 mSv kadmn i¢cin 4,17 mSv’tir(24). Belirtilen ¢ekim parametreleri ile
sekilde gosterildigi gibi 1, 2 ve 3 pozisyonlarinda BT goriintiileri elde edildi.
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Sekil 23: -x yoniinde lateralde merkezden 8 cm kaydirilarak elde edilen fantom

gortintiileri (pozisyon 2)

Sekil 24: -x yoniinde lateralde merkezden 12 cm kaydirilarak elde edilen fantom

gortiintiileri (pozisyon 3)

3.12 Goriintiilerde organ ve dokularin konturlanmasi

Elde edilen DICOM goriintiiler BT cihazindan tedavi planlama bilgisayarina
aktarilarak ilgili doku ve organ konturlari ¢izildi. Referans alinan merkez yerlesimli BT
gortintiilerine, tedavi planlama sisteminin ‘center and width’ ayarlama 6zelliginden
yararlanilarak pencereleme yapildi. ‘Center’ degeri 35 ve ‘width’ degeri -300 se¢ildi.

Sonrasinda otomatik dis viicut konturu c¢izdirildi. Akciger, kalp, medulla spinalis ve
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femur baslar1 konturlandi(Sekil 25). Ayni islemler lateral kaydirilarak elde edilen
goriintiilere uygulandi. Yine 6ncelikle merkez yerlesimli goriintiilerde viicut konturunun
maksimum degisim gosterdigi meme, akciger ve prostat bolgelerinde farkl yerlesimli
hayali tiimorler olusturuldu(Sekil 26). Merkez goriintiisii referans alindiginda lateral
yerlesimli goriintiiler tizerinde SSD(Source to Surface Distance) ’nin maksimum
degisim gosterdigi kesitler se¢ildi. Olusturulan hayali tiimorler lateral kaydirilarak elde

edilen goriintiilerde, merkezde cizilenler ile ayn1 koordinatlara sahiptir. Boylelikle her

goriintiide es yerlesimdedir.

Sekil 25: Kritik doku ve organlarin konturlanmasi

Sekil 26: Meme, akciger ve prostat yerlesimli hayali tiimor dokularinin olusturulmasi

3.13 Ug boyutlu konformal tedavi planlarinin olusturulmasi
eFOV goriintli artefaktmin tedavi planlamasinda verilen doza etkisinin

arastirilmasi icin Oncentra Masterplan versiyon 3.3 tedavi planlama sistemi kullanildi.
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Oncentra Masterplan TPS ‘pencil beam model’ ve ‘collapsed cone model’ olmak iizere
iki farkli doz hesaplama algoritmasina sahiptir. Calismada olusturulan planlarda
‘collapsed cone model’ li¢ boyutlu doz hesaplama algoritmasi kullanilmistir. Riskli
organ ve dokularmn konturlanmasi ve hayali tlimorlerin olusturulmasi sonrasinda tedavi
planlarini olusturma asamasina gecildi. Akciger ve prostat yerlesimli hayali tliimorlerde
radyasyon demetlerinin izosentr1 hayali tiimoriin merkezine tanimlanirken tanjansiyel
meme planlarinda SSD=100 cm ’ye tanimlandi. Merkez yerlesimli goriintiiler tizerinde
planlar olusturulduktan sonra Oncentra Masterplan tedavi planlama sisteminden doz
normalizasyon noktalar1 hedef hacimlerin ortalamalar: se¢ildi. Hesaplanan MU (monitor
unit) degerleri lateral yerlesimli gorintiiler iizerinde yapilan es planlarda kullanilmak
iizere not edildi. Bu islemdeki amag¢ ayn1 MU degerlerinde ayn1 hedeflere iletilen doz
miktarlarim1 karsilastirmakti. Her plan i¢in doz hesaplamasit yapildiktan sonra
olusturulan her hayali tlimoriin izosentr noktas1 ve tlimor hacminin aldig1 medyan doz
degerleri karsilastirilmak tizere not edildi.

Rando fantomda olusturulan akciger tedavi planlarinda 6n-arka karsilikli paralel
1sn demetleri kullanilmistir. Meme dokusunun radyasyon maruziyetini minimuma
indirmek amaciyla akcigerde olusturulan hayali GTV1, GTV2, GTV3, GTV4 hedef
hacimleri i¢in uygun gantry ac¢ilar1 kullanildi. GTV1 i¢in 39°, 218°; GTV2 i¢in 22°,
202°; GTV3 icin 44°, 222°;, GTV4 icin 27°, 207° agilart secildi(Sekil 27, 28, 29, 30).
Hedef hacimlerin her birine alt ve {list siirlardan 1,5cm, sag ve sol sinirlardan 1 cm
gilivenlik marj1 birakildi. Akciger tedavi planlar1 hem diisiik(6 MV) hem de yiiksek(18
MYV) enerjili x 1s1nlar i¢in fraksiyon basina 2 Gy olmak iizere toplam 15 fraksiyon i¢in
hesaplatildi. Tanjansiyel meme planlar1 51° ve 225° gantry acilar1 ile olusturuldu(Sekil
31). 6 MV x 1511 enerjisinde 15° wedge’ ler kullanilarak uygun doz dagilimlar: elde
edildi. SSD 100 cm’ de dis viicut konturuna 2 cm fall off(uygun doz dagilimi elde
etmek lizere dis kontura birakilan bosluk) verildi. Fraksiyon basma 2 Gy olmak iizere
25 fraksiyon i¢in hesaplatildi. Prostat tedavi planlarinin olusturulmasmda 270°, 0°, 90°,
180° gantry acilartyla klasik dort alan kutu teknigi uygulandi(Sekil 32). Radyasyon
demetlerinin izosentr1 2 numarali tiimdriin izosentr se¢ildi. Hedef bolgeye her yandan 2
cm marj brrakildi. Prostat tedavi planlar1 hem diisiik(6 MV) hem de yiiksek(18 MV)
enerjili x 1s1nlar1 i¢in fraksiyon basma 1,8 Gy olmak iizere toplam 25 fraksiyon icin

hesaplatildi. Referans alinacak merkez yerlesimli goriintiiler iizerinde olusturulan
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planlama parametrelerinin her biri ayn1 sekliyle lateral yerlesimli goriintiiler {izerinde

olusturulan planlamalarda kullanild1.

Sekil 30: GTV4 merkez ve lateral kaydirimlarda aksiyal plan goriintiisii
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4. BULGULAR

Bu calismada oncelikle BT cihazi mekanik kalite kontrol testleri yapilmistir.
Kalite kontrol testlerinin yapilmasinda amag¢ deneysel calismanin cihazin mekanik
aksamindan dogacak sorunlardan etkilenmemis olmasi dolayisiyla optimum sonuglar
elde edebilmektir. Kalite kontrol testlerinin ardindan eFOV artefaktinin gozle
gortilebilir sekilde incelenmesi ve BT numarasi distorsiyonun degerlendirilmesi
amactyla Mini QC BT fantomunda merkezde ve lateral kaydirilarak goriintiiler alinmis
ve degerlendirilmistir. eFOV kaynakli olusan artefaktin radyoterapi planlamasinda
hesaplanan doza etkisinin incelenmesi amaciyla Rando fantomda merkez ve lateral
yerlesimli goriintiiler almmis bu goriintiiler ilgili organ ve doku konturlanmistir.
Sonrasinda olusturulan hayali akciger, meme ve prostat tiimorlerine uygun tedavi

planlar1 olusturularak degerlendirme yapilmustir.

4.1 Kalite Kontrol Testleri Sonug¢lari
4.1.1 i¢ tarama pozisyonlama 15181 ve tarama diizlemi uyum testi

Film banyo edildikten sonra tarama diizlemi film {izerinde goriiniir hale geldi ve
Sekil 33° de goriildiigii gibi igne ile delinmis delikler tarama diizlemini ortalamustir.

Tolerans aralig1 + 1 mm’dir.

Sekil 33: Film iizerinde goriintiilenen tarama diizlemi

4.1.2 Koronal ve sagital hizalama 1s1klar1 uyum testi

Elde edilen kesit goriintiilerinde yiiksek sogurum veren kalemin kursun kismi bir
nokta seklinde goriintiilendi. Bu goriintii tam merkezde (x=0, y=0) olmaktadir. Birbirini
takip eden tiim kesit goriintiilerinde kontrol edilerek herhangi bir sapma olmadig1

gozlenmistir.
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4.1.3 Aksiyel hareket testi
Bu test yapilirken amag aksiyel taramalar boyunca masanin her taramada esit ve
dogrulukla hareket ettiginin test edilmesiydi. Film banyo edildikten sonra taramalar,

film iizerinde gorinir hale gelmistir. Tarama araliklar1 kusursuz ve esit

uzakliktadir(Sekil 34).

Sekil 34: Film tizerinde goriiniir hale gelmis seri aksiyel taramalar

4.1.4 Helikal hareket testi
Eger helikal hareket diizgiin c¢alisiyor ise elde edilen birinci ve sonuncu
goriintiilerde her iki metalde goriiniir olmaliydi. Pleksiglasin iki ucuna yapistirilan

kiigiik metal parcalar ilk ve son kesitlerde gozlemlendi.

4.1.5 Masa uzakhk gosterici dogrulugu testi

Icten disa ve distan ice harekette uzunluk Slgerden okunan degerler &lgiilen,
dijital gostergeden okunan degerler ise okunan degerler olarak not edildi. Kabul smir1
20 cm’de bir £ 2 mm’dir. Elde edilen sonuglarin kabul sinirlar1 i¢inde oldugu

gorilmistiir.
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Distan ice(cm) | Okunan(cm) [ Olgiilen(cm)
-100 99,9 100
-80 80 80,1
-60 60,1 59,7
-40 40 39,8
-20 20,2 20
Icten disa(cm) 0 0
20 19,7 19,9
40 40,1 40
60 60 59,9
80 79,8 79,9
100 100 100,1

Tablo 2: Masa uzaklik gdsterici dogrulugu testi sonucunda elde edilen veriler

4.2 Mini QC BT Fantom Goriintiileri Degerlendirmesi

Mini QC BT fantom goriintiilerinin alinmasinda amag¢ 50 cm olan sFOV alani
disma ¢ikildiginda eFOV ’dan kaynaklanan artefaktin gozlemlenebilmesi ve BT
numaralarinda meydana gelen degisimin incelenmesiydi. Sekil 20°de soldaki goriintiide
fantom merkez yerlesimli sagdaki goriintiide ise sFOV alani kenarindan 5 cm yatay
eksende kaydirilarak eFOV alani i¢indeki durumudur. Goriintiiniin tepe noktasindan
saat yoniinde bakildiginda sirasiyla kemik, akciger, naylon, polikarbonat, polietilen ve
plastik su esdegeri malzemeler bulunmaktadir. Fantomun sag yaris1 A olarak belirtildi.
Fantomun sol yarist ise B olarak belirtilmistir. Kemik, akciger ve naylon esdegeri
malzemeler B bdlgesinde, polikarbonat, polietilen ve plastik su esdegeri malzemeler A
bolgesinde bulunmaktadir. Tablo 3, fantom malzemelerinin merkezde ortalama BT
numaralar1 ile merkez dis1 ortalama BT numaralarini1 géstermektedir. BT numaralar1 50

cm sFOV alani disinda distorsiyona ugramstir.
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Merkez Goriintiide Merkez Dist Merkez
Ortlama BT Ortalama BT Goriintiiden
Fantom Materyali numarasi(HU) numarasi(HU) Bagil Fark(HU)

Kemik 1514,7 1158,7 -356
Akciger -801,6 -478,61 323

Naylon 88,2 7,5 -80,7

Polikarbonat 97,6 73,8 -23.8

Polietilen -24,7 -53 -28,3

Plastik Su 124,9 87,6 -37,3

Tablo 3: Farkli doku esdegeri materyallerin merkez goriintiide ortalama BT numaralari

ile merkez dis1 goriintiide ortalama BT numaralar1 ve aralarindaki fark

4.3 Doz Hesaplama Sonrasi1 Tedavi Plani verileri

6 MV 18 MV
Akciger T um or Medyan T um or Medyan
Merkezinde(cGy) (cGy) Merkezinde(cGy) (cGy)
GTVI 3266 3214 3198 3164
GTV2 3191 3167 3202 3165
GTV3 3201 3169 3212 3172
GTV4 3192 3158 3197 3160
Tablo 4: Merkez yerlesimli fantomda akciger planlama verileri
6 MV 18 MV
Prostat MerkZ;Tﬂ?;( cGy) Medyan(cGy) MerkuTvZ( cGy) Aﬁgy‘;n
1 Numara 4626 4601 4611 4597
2 Numara 4682 4642 4617 4618
3 Numara 4625 4593 4617 4592

Tablo 5: Merkez yerlesimli fantomda prostat planlama verileri
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Tanjansiyel Meme Tiimor Merkezinde(cGy) Medyan(cGy)
1 Numara 5348 5367
2 Numara 5424 5335
3 Numara 5415 5401

Tablo 6: Merkez yerlesimli fantomda meme planlama verileri

6 MV 18 MV
Tiimor Medyan Tiimor Medyan
Akciger Merkezinde(cGy) (cGy) Merkezinde(cGy) (cGy)
GTV1 3341 3295 3298 3232
GTV2 3261 3250 3218 3193
GTV3 3257 3239 3258 3235
GTV4 3260 3253 3247 3260

Tablo 7: 8 cm —x yOniinde lateral kaydirilan fantomda akciger planlama verileri

6 MV 18 MV
Tiimor Tiimor Medyan

Prostat Merkezinde(cGy) Medyan(cGy) Merkezinde(cGy) (cGy)

I 4703 4693 4680 4665
Numara

2 4711 4711 4665 4665
Numara

3 4680 4673 4673 4662
Numara

Tablo 8: 8 cm —x yoniinde lateral kaydirilan fantomda prostat planlama verileri

Tanjansiyel Meme Tiimor Merkezinde(cGy) Medyan(cGy)
1 Numara 5352 5368
2 Numara 5490 5346
3 Numara 5470 5471

Tablo 9: 8 cm —x yoniinde lateral kaydirilan fantomda meme planlama verileri
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6 MV 18 MV
Tiimor Tiimor
Akciger| Merkezinde(cGy) || Medyan (cGy) | Merkezinde(cGy) Medyan (cGy)
GTV1 3347 3323 3296 3268
GTV2 3377 3359 3215 3295
GTV3 3269 3244 3304 3274
GTV4 3207 3259 3270 3269

Tablo 10: 12 cm —x yOniinde lateral kaydirilan fantomda akciger planlama verileri

6 MV 18 MV
Tiimor Medyan Tiimor Medyan

Prostat Merkezinde(cGy) (cGy) Merkezinde(cGy) (cGy)
1

Numara 4795 4773 4738 4721
2

Numara 4815 4786 4738 4717
3

Numara 4770 4740 4730 4708

Tablo 11: 12 cm —x yOniinde lateral kaydirilan fantomda prostat planlama verileri

Tanjansiyel Meme Tiimor Merkezinde(cGy) Medyan(cGy)
1 Numara 5380 5369
2 Numara 5490 5390
3 Numara 5485 5481

Tablo 12: 12 cm —x yOniinde lateral kaydirilan fantomda meme planlama verileri

6 MV 18 MV
1. Lateral 2. Lateral 1. Lateral 2. Lateral
Kaydirma Kaydirma Kaydirma Kaydirma
PoTzltf;too;u 3D Medyan doz degisimi(%) 3D Medyan doz degisimi(%)
GTV 1 +2,5 +3,3 +2 +3,2
GTV 2 +2,6 +6 +0,8 +4
GTV 3 +2,2 +2,3 +2 +3,2
GTV 4 +3 +3,1 +3,1 +3.,4
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Tablo 13: Lateral kaydirmalarda akciger yerlesimli tiimorler i¢in, referans alinan

merkez planlama sonuglarina gore ylizde degisim

6 MV 18 MV
1. Lateral 2. Lateral 1. Lateral 2. Lateral
Kaydirma Kaydirma Kaydirma Kaydirma
szijgj;u 3D Medyan doz degisimi(%) 3D Medyan doz degisimi(%)
1 numara +2 +3,7 +1,4 +2,7
2 numara +1,5 +3,1 +1 +2,1
3 numara +1,7 +3,2 +1,5 +2,6

Tablo 14: Lateral kaydirmalarda prostat yerlesimli tiimorler i¢in, referans alinan

merkez planlama sonuglarina gore yiizde degisim

6 MV
1. Lateral Kaydirma 2. Lateral Kaydirma
Tiimor Pozisyonu 3D Medyan doz degisimi(%)
1 numara +0,01 +0,03
2 numara +0,2 +1
3 numara +1,3 +1,5

Tablo 15: Lateral kaydirmalarda meme yerlesimli tiimorler icin, referans alinan merkez

planlama sonuclarina gore ylizde degisim

6 MV 18 MV
1. Lateral 2. Lateral 1. Lateral 2. Lateral
Kaydirma Kaydirma Kaydirma Kaydirma
Tiimor
Pozisyonu 3D Medyan doz degisimi(%) 3D Medyan doz degisimi(%)
1 numara +1,3 +2,5 +1,1 +2,4
2 numara +1 +1,9 +1,7 +2,1
3 numara +0,9 +2,1 +1,3 +2,9

Tablo 16: Lateral kaydirmalarda prostat yerlesimli tlimorler i¢in, referans alinan

merkez planlama sonuglarmma gore yiizde degisim(Pencil Beam Algoritmasi ile)

52




3350 3400
3300 3350 -
< 3250 - 3300 -
) M 3250 -
23200 - S
5 N 3200 -
(=] _ (]
3150 m6MV 3150 - m6MV
3100 + =18 MV 3100 - =18 MV
3050 - 3050 -
2 o > 2 > 2
Q:‘Ib & & e,"’b & &
S O O & R
& ¢ ¢ & @
& @ G 2
R &
. o 0
(a) (b)
3300 3280
3280 3260 -
3260 3240 -
3240
3220 -
] 3180 g 3180 1
(=]
3160 - moMV 3160 - m6MV
3140 m18MV 3140 - 18 MV
3120 - 3120 -
3100 - 3100 -
2 g 3 2 '3 3
e,"’b \‘50 b“@ i b"‘@ béo
& A 2 & N
NN € N B
L “ 4 Y L
'b“'e’ q':."?' \%@a \";"Q’
N Ay N
(b) (d)

Grafik 1: (a) GTV1 i¢in merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2. lateral kaydirma

sonucu medyan doz degerlerindeki degisim,

(b) GTV2 i¢cin merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2. lateral kaydirma sonucu

medyan doz degerlerindeki degisim,

(¢) GTV3 i¢in merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2. lateral kaydirma sonucu

medyan doz degerlerindeki degisim,

(d) GTV4 igin merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2. lateral kaydirma sonucu

medyan doz degerlerindeki degisim
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Grafik 2: (a) Prostat yerlesimli 1 numarali timor i¢in merkezde, 1. lateral kaydirma
sonucu ve 2. lateral kaydirma sonucu medyan doz degerlerindeki degisim,

(b) Prostat yerlesimli 2 numarali tiimor i¢cin merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2.
lateral kaydirma sonucu medyan doz degerlerindeki degisim,

(c) Prostat yerlesimli 3 numarali tiimér i¢in merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2.

lateral kaydirma sonucu medyan doz degerlerindeki degisim
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Grafik 3: (a) Meme yerlesimli 1 numarali timor i¢cin merkezde, 1. lateral kaydirma

sonucu ve 2. lateral kaydirma sonucu medyan doz degerlerindeki degisim,

(b) Meme yerlesimli 2 numarali tiimdr i¢in merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2.

lateral kaydirma sonucu medyan doz degerlerindeki degisim,

(c) Meme yerlesimli 3 numarali tiimor i¢cin merkezde, 1. lateral kaydirma sonucu ve 2.

lateral kaydirma sonucu medyan doz degerlerindeki degisim
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Pozisyon 2 ve pozisyon 3 fantom goriintiilerinde 65 cm eFOV alani igerisinde
meydana gelen viicut konturu degisimi ve BT numarasi distorsiyonu goriilmektedir.
Rando fantom goriintiilerinde merkezde elde edilen goriintiiler referans alindiginda
goriintliniin sol tarafinda viicut konturunda ya da SSD’ de 0,5-2,4 cm arasinda degisim
gozlemlenmistir(Sekil 23, Sekil 24). Dis viicut konturunda meydana gelen bu degisim
planlama sirasinda TPS’ nin kullandig1 SSD degerinin azalmasma ve daha fazla doku
ateniiasyonuna sebep olmustur. Viicut konturunda meydana gelen sapma nedeniyle
TPS’ nin kullandigi SSD ile hasta tedaviye alindiginda, tedavi Oncesi set up
belirsizlikleri artar. Bu tiir belirsizlikleri azaltmak adina 1sin izosentr1 BT referans
isaretlerine gore ayarlanarak gergek SSD hasta cildinden itibaren okunabilmektedir.
Planlama SSD’ si ile tedavi SSD’ si arasindaki tutarsizlik nedeniyle TPS’ in tam
dogrulukta sonu¢ vermesi beklenemez. Tedavi planlama sistemleri algoritmalar1 geregi
doz hesaplamalarinda elektron yogunlugu ve BT numaralarin1 kullanmaktadir. Artefakt
olusan bolgelerde meydana gelen BT numarast degisimleri yine TPS’ in yanlis veriler
kullanarak hesap yapmasi ve dolayisiyla referans alinan merkez goriintii planlarina gore
hesaplanan doz degerlerinde bir farkin olugsmasma neden olmustur. Belli gantry agilari
ile olusturulan AP-PA planlar farkli yerlesimli hayali tiimorler i¢in olusturuldu. Tablo
13, merkez yerlesimli fantom goriintiilerinde olusturulan referans planlara gore lateral
kaydirmalar(Sekil 21, Pozisyon 2 ve Pozisyon 3) sonucu elde edilen goriintiiler {izerine
yapilan planlarda hayali akciger tiimorlerinin medyan doz dagilimlarindaki yilizde
sapmalar1 gostermektedir. Tablo 13° de elde edilen bulgulara gore medyan doz
degerlerindeki ylizde degisim tiimor pozisyonu ile de ilgilidir. GTV1, GTV2, GTV3 ve
GTV4 referans alinan merkez goriintii planlariyla karsilastirildiginda pozisyon 2 ve
pozisyon 3 yerlesimli fantom goriintiilerinin planlarma gére hem 6 MV hem de 18 MV
x 1511 enerjisinde medyan doz degerlerinde pozitif yonde degisim olmustur. Ozellikle
GTV2’ de 6 MV ve 18 MV x 1511 enerjisinde ikinci lateral kaydirma sonucu meydana
gelen yiizde degisim daha fazla olmustur. Prostat bolgesinde ii¢ konumda ¢izilen hayali
tiimorlere klasik kutu tekniginde yapilan planlarda 1 merkezleri 2 numarali tiimériin
merkezindedir. 2 pozisyonunda kismen sFOV alanindan eFOV’ a gecilmis 3
pozisyonunda ise biiylik 6l¢iide eFOV alanmna girilmistir. Genis hastalarda bu duruma
rastlamak miimkiindiir. Baz1 durumlarda hastanin hem sag hem de sol tarafi eFOV alani

icerisine girebilmekte ve eFOV kaynakli artefakt olusabilmektedir. Fantom boyutlarinin
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smirliligindan dolayr bdyle bir durumu c¢alisma icerisine alamadik bu sebepten tek
tarafli degerlendirildi. Tablo 14 dort alan kutu teknigi prostat tedavi planlamasi
bulgularin1 igermektedir. Ug¢ farkli yerlesimde tanimlanan tiimérlerin medyan doz
degerlerindeki ylizde sapmalara baktigimizda hem 6 MV hem de 18 MV x 1smi
enerjisinde 2 ve 3 pozisyonlarinda (1. ve 2. lateral kaydirmalar) referans planlarma gore
pozitif yonde bir defisim goriilmiistir. 6 MV x 1sm1 enerjisinde fantomun 2
pozisyonunda maksimum sapma 1 numarali tiimérde +2% olarak bulunmustur. Bunun
sebebinin 1 numarali tiimdriin eFOV kaynakl artefakta daha yakin olmasidir. Fantomun
3 pozisyonunda medyan doz degerlerinde olusan ylizde sapma 2 pozisyonundaki
sapmanin yaklasik 1ki katidir ve degisim pozitif yOndedir. Klinik olarak
degerlendirirken, hastalarda en genis bolgenin ¢ogunlukla pelvik bolge oldugu ve
prostat bolgesinin merkezi yerlesimli bir anatomiye sahip olmasi nedeniyle eFOV
artefaktinin doz hesaplamasina olan olumsuz etkisinde SSD degisiminin, BT numarasi
distorsiyonundan daha baskin oldugu degerlendirmesi yapilmistir. 1 numarali tiimoriin 2
ve 3 numaral tiimorlere oranla medyan doz degisiminin daha fazla olmasi bu sekilde
diistiniilmesinde etkili olmustur. Tablo 15 tanjansiyel meme planlamalarinda 1
pozisyonunda elde edilen referans planlarda elde edilen 1, 2, 3 numarali tiimorlerin
medyan doz degerlerinin 2 ve 3 pozisyonuna gore olan yiizde degisimini
gostermektedir. Meme dokusunun ¢ok kalin olmamasi durumunda rutinde 6 MV x 1511
enerjisi ile tedavi edilmektedir. Nitekim calismada da sadece 6 MV x 1s1n1 enerjisinde
planlar yapilmistir. 3 numarali tiimoriin nerdeyse tamami eFOV artefaktmnin iizerinde
kalmigtir. Tablo 15° e baktigimizda medyan doz degerindeki maksimum ylizde
degisimin 3 numarali tliimorle oldugu goriilmiistiir. Yine her birisi referans planlarda
elde edilen medyan dozdan pozitif yonde degisim gostermistir. En fazla de§isim yine
eFOV artefaktinin en fazla oldugu fantomun 3 pozisyonunda gozlemlenmistir. BT
numarasi distorsiyonu ve SSD degisiminin maksimum oldugu 3 pozisyonunda(2.
Lateral kaydirma) medyan doz degerlerindeki yiizde degisim yine 2 pozisyonuna (1.
Lateral kaydirma) gore daha fazla olmustur. Ciinkii 3 pozisyonunda eFOV artefakti
daha belirgindir. Referans alinan planlarda hesaplanan aym1 MU degerleri
kullanilmasina ragmen 2 ve 3 pozisyonlarinda hesaplanan medyan dozlar artmistir. Eger
MU degerlerini sabit tutmasaydik TPS ayni1 medyan dozu saglamak icin MU degerlerini

azaltacaktl. Bu durumda olusturulan hayali tiimér hacimleri TPS tarafindan azaltilan
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MU degerine bagl olarak istenilen dozdan daha diisiik dozlar alacak ve hesaplanan MU
degeri diizeltilmedik¢e eFOV artefaktinin sebep oldugu doz hesaplamasindaki bu hata

tedavi boyunca stirecektir.
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5. TARTISMA

Bu caligmada genis gantry ¢capia sahip bir BT simiilatérde (Siemens Somatom
Emotion Duo) eFOV alaninin olusan gorintii {izerine etkiler1 ve bu artefaktin
radyoterapi planlamasinda hesaplanan doza etkileri incelenmistir. eFOV alani icerisinde
kalan viicut boliimiiniin goriintiilerinde viicut konturu ve BT numarasinda distorsiyon
meydana geldigi gozlenmistir. Elde edilen goriintiilerin sFOV alan1 kenarinda BT
numaralarinda eFOV artefakt1 sebebiyle az da olsa degisim olmustur. Rando fantomda
alman goriintiiler iizerinde yapilan caligmalarda SSD’ nin azaldigir goriilmiistiir.
SSD’nin azalmasi aslinda tiimoriin gercek derinliginin artmasi anlamina gelmektedir.
Ancak tedavi planlama sistemi, azalmis olan SSD’ ye gdre viicut konturunu ¢izdiginde
olusan tiimor derinliklerini gercek derinliginden farkli olarak hesaplamalara katmis ve
timér medyan dozlarinda pozitif yonde ylizde degisim olmustur. BT numaralarinda
meydana gelen degisim fantom igerisinde yumusak doku bdlgelerinden gegen
radyasyon ateniiasyonunu azaltmistir. Bu sebeple BT numarasinda olusan fark
hesaplanan medyan tiimor dozlarinin farkli yiizde degerlerde artmasina sebep olmustur.

Wincent Wu ve arkadaslarinin yaptigi benzer bir calismada heterojenite
diizeltme faktorlerinin hesaba katildig1 ve katilmadigi durumlar ele alinmistir. Doz
hesaplamalarinda meydana gelen bu degisim, heterojenite diizeltmesi hesaba katilarak
yapiliyorsa %?2’den az oldugu durumlarda ihmal edilebilirken, heterojenite
diizeltmesinin hesaba katilmadigi durumlarda hesaplanan doz degerlerinde meydana
gelen degisimin %?2’den fazla olacagi kanisina varmislardir(7).

Bizim calismamizda, tedavi planlama sisteminde heterojenite diizeltmesi
secenegi otomatik se¢ili oldugundan dolayr doz hesaplamalar1 sirasinda heterojenite
diizeltme faktoriide doz hesaplama parametreleri igerisine kendiliginden katilmistir.
Buna ragmen hesaplanan dozlarda merkez gorintiilerinde elde edilen planlara gore %2-
%3,5 oranlar1 arasinda degisim gozlenmistir. Wincent Wu ve arkadaslar1 yaptiklari
calismada tedavi planlama sistemi olarak ‘The Eclipce (Varian Medical Sys.)’ versiyon
8.2 kullanmigken biz ‘Oncentra Masterplan’ versiyon 3.3 sistemini kullandik.
Dolayisiyla iki calisma arasinda doz hesaplanmasindaki degisime, farkli tedavi
planlama sistemlerinin sahip olduklar1 farkli doz hesaplama algoritmalarinin etkisi

oldugu diistiniilmektedir. Wincent Wu’ nun ¢alismasim yaptig1 Eclipce sistemi ‘pencil
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beam’ algoritmasina sahipken Oncentra Masterplan TPS hem ‘pencil beam’ hem de
‘collapse cone’ doz hesaplama algortimalarina sahiptir. Bizim ¢alismamizda tiim tedavi
planlamalar1 ‘collapse cone’ algoritmasi ile hesaplanmis ve her iki algoritmanin verdigi
sonuglar1 karsilastirmak adina sadece prostat yerlesimli tiimorler ig¢in birde ‘pencil
beam’ algoritmasi ile hesap yaptirilmstir.

Saeed Ahmad Buzdar ve arkadaslarinin yapmis oldugu calismada 6 MV ve 10
MV x 151 enerjileri igin 5 cm ve 10 cm normalizasyon derinliklerinde, farkli alan
boyutlarinda her iki algoritmanin tedavi icin hesapladigt MU degerleri
karsilagtirilmistir. 6 MV x 1511 enerjisi i¢in 5 cm normalizasyon derinliginde ‘collapse
cone’ ve ‘pencil beam’ algoritmalarmin farkli alan boyutlarinda hesapladigt MU
degerleri arasindaki fark %1’ den kiiciikken, 10 cm normalizasyon derinliginde bu fark
%2’ den fazla bulunmustur. Yine 10 MV x 1s1n1 enerjisi i¢in 5 cm derinlikte fark %1’
den kiiciikken, 10 cm derinlik icin %2.5 tan fazla bulunmustur. ‘Collapse cone’
algoritmas1 hesaplamalarinda daha fazla noktada hesap yapar ve ‘pencil beam’
algoritmasma gore farkli dokularin elektron yogunluklarmmn ayirt edilmesinde daha
istiindiir. Ayrica ‘pencil beam’ algoritmasi lateral sagilmalarm etkilerini hesaba katmaz.
Bu nedenle ‘collapse cone’ algoritmasi ile hesaplanan MU degerleri ‘pencil beam’
algoritmasina gore daha fazladir(39).

Nitekim tablo 16’ ya gore; ‘collapse cone’ algoritmasi ile prostat yerlesimli
tiimorlerde yaptigimiz hesaplamalar1 birde ‘pencil beam’ algoritmasini segerek aynt MU
degerlerinde hesaplattirdigimiz zaman ‘pencil beam’ algoritmasinin hesapladigi medyan
doz degerleri arasindaki yiizde fark ‘collapse cone’ a gore az da olsa daha diisiik oldugu
goriilmiistiir.

Goriintii artefakt1 olusan bolgede BT numarasinda Tablo 3’ te goriildiigli gibi
degisim olmustur. Ayni degisim heterojenite diizeltme fonksiyonu agik oldugu halde
lateral kaydirmalarla elde edilen goriintilerde de goriilmistir. Bu degisim
planlamalardaki tiimér merkezi ve tiimér medyan doz degerlerini etkilemistir. Yani
eFOV artefaktr sonucunda viicut konturu ve BT numaras1 degisimleri tedavi planlama
sisteminde hesaplanan dozu etkilemislerdir.

Cozzi ve arkadaslarmin yaptiklar1 bir ¢calismada tedavi planlama sisteminin doz

hesaplamas1 yaparken, farkli dokularin elektron yogunlugu kalibrasyonu sirasinda
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kullandig1 hatali BT numaralarinin, hatali doz hesaplamasina neden oldugunu
bulmuslardir(40).

Thomas ve arkadaslar1 bir baska calismada elektron yogunluk kalibrasyonu
sirasinda kullanilan BT numaralarindaki degisimi, yine Cozzi’ nin kullandig1 yontemi
kullanarak farkli BT tarayicilar arasinda kiyaslamislardir. Thomas bir megavoltaj foton
tedavi plami i¢in elektron yogunlugu kalibrasyonunda meydana gelen hatanin, doz
hesaplamasi sirasinda % 1 ile %8 arasinda hataya sebep oldugunu gézlemlemistir(41).

Ramm ve arkadaslar1 bu degisimi incelemek adma yaptiklar1 calismada BT
kontrast ajan1 kullanmiglardir. Kontrastl bélgede lineer olarak artan elektron yogunlugu
dontistiirme hatasi ayn1 artan lineerite ile hesaplanan dozdaki degisimi de arttirmustir.
Bu artisin kontrasth olan bdlgenin 151 alan igerisindeki boyutuna ve kullanilan x 1511
enerjisine bagli sekilde degistigini gostermislerdir(42).

Ebert ve arkadaglar1 eFOV artefakti ve bu artefaktin etkilerini ele alan bir
calisma yapmislar. Elde ettikleri BT goriintiilerinde artefaktl bolgelerde meydana gelen
piksel yogunluklarindaki hatanin, anatomik yapilarin tanimlanmasina ve elektron
yogunlugu kalibrasyonuna dayali doz hesaplamasinda olumsuz etkilere neden oldugunu
gozlemlemislerdir. Piksel degerlerini incelemek igin farkli elektron yogunluklarina
sahip fantom kullanmiglar. Bu fantomu tipki bizim ¢alismamizda yaptigimiz gibi gantry
cap1 ekseninde hareket ettirerek eFOV artefaktini analiz etmislerdir. Su, akciger ve
kortikal kemik esdegeri materyaller iizerindeki BT numarast degisimlerini
incelemisler(4). Radyoterapi doz hesaplamasinda BT numarasi degisimleri hesaplanan
dozda farkliliklar meydana getirir. Bu fark pozitif ya da negatif doz degisimine neden
olabilir. Elektron yogunlugu bilgilerini kullanarak doz hesaplamasi yapan algoritmalar
gergek elektron yogunlugundaki belirsizlikleri belli dl¢iilerde tolere edebilir(43).

BT goriintiilerinde gercek BT numarasindan sapma oranlar1 dikkate alinmalidir.
Eger bu sapma deneysel ¢aligmalarla belirlenecek tolerans degerlerin lizerine ¢ikiyorsa;
BT numarasi, dolayisiyla elektron yogunlugu kalibrasyonuna dayali doz hesaplama
algoritmalarinin hesapladigi doz degerlerinin dogrulugu sorgulanabilir. Gerektigi
durumlarda hacim-yogunluk diizeltmesi ile miidahele edilebilir. Bu islemin 6zellikle
proton ve elektron tedavilerinde doz hesaplamalar1 i¢cin kullanilan goriintiiler iizerinde

yapilmasi uygundur(44,45).
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eFOV bolgesi icinde BT verilerindeki azalma goriintii ¢oziiniirliigiinii olumsuz
etkiler. eFOV alaninda elde edilen ¢oziiniirliik, sSFOV alanindakinden daha diistiktiir. Bu
duruma standart goriintiiniin olustugu 50 cm’lik ¢apmn digmna ¢ikildiginda meydana
gelen artefakttir. Yani eFOV artefakti elde edilen goriintiiniin kalitesinin diismesine de
neden olmaktadir(4).

Alexander ve arkadaglar1 yaptiklari ¢alismada sFOV alani digma ¢ikan fantomun
kenarlarinda olusan eFOV artefaktinin boyutunun artmasi ile, sSFOV alani i¢inde kalan
boliimde, ¢oziiniirliigiin azalmas1 ve gliriiltiiniin artmas1 gibi olumsuz sonuglarin ortaya
ciktigini gozlemlemislerdir(37).

Garcia Ramirez ve arkadaslar1 85 cm gantry ¢apli BT simiilator ile 70 cm gantry
capl tan1 amacli kullanilan BT tarayiciy1 karsilastirmak adina ¢esitli performans testleri
yapmiglardir. Bu karsilastirma sirasinda yaptiklar1 performans testleri; kesit kalinlig
dogrulugu, yiiksek-diisiik kontrast ¢Oziiniirliik kontrolii, tiniformite ve girilti, BT
numarasi dogrulugu ve lineeritesi testleridir. BT tarayicilarda x 1gmi tiipii ile dedektor
aras1 mesafenin artmasi 151n geometrisini degistirir. Dolayisiyla gantry capmin biiyiik
olmas1 sFOV alanininda biiyiik olmasi anlamina gelir. Bu degerlendirmeye gore
simiilasyon amaclh kullanilan 85 cm gantry capli BT tarayicinin sFOV alani, 70 cm
gantry capli tarayiciya oranla daha biiyiiktiir. Yaptiklar1 performans testlerinde kriter her
iki BT sistemine de ayni test kurulumlarinin yapilmasidir. Farkli yogunluk degerlerinin
bulundugu fantom saat 12, 3, 6, 9 yonlerinde yerlesimlerle testler tekrarlanmistir. Bizim
calismamizi ilgilendiren BT numaras1 dogrulugu ve lineeritesi, ¢oziiniirlik ve giiriilti
testleri sonuglarmi inceledigimizde daha genis sFOV alanina sahip olan 85 cm gantry
capli BT tarayicinin iireticinin 6nerdigi ger¢ek degerlerinden meydana gelen standart
sapmalarin 70 cm gantry ¢apli BT tarayiciya oranla daha diisiik degerlerde oldugu
gbzlemlenmistir(9).

BT goriintiilerinde olusan sistematik hatalarin beraberinde biiylik hatalar
getirebilir. Kemik ve yumusak dokunun x 15m1 sogurma katsayis1 %5’ lik bir dogrulukla
elde edilebilir. Bu yilizdelik dilim 50 HU’ ya denk gelmektedir. En biiyiikk hata ise
kemigin komsulugunda bulunan farkli dokular ile ayrimmda meydana gelir. Kismi
hacim etkisi ile olusabilecek sistematik hatalarin farkinda olunmalidir. BT verilerinde
olusan sistematik hatalar yiiksek enerjili radyasyon etkilesimi i¢cinde Onem

arzetmektedir. Radyasyon tedavisinde doz-lokal tiimor kontrolii ile doz-komplikasyon
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orani arasindaki korelasyon, hesaplamalarda yiiksek dogruluk istemektedir. Radyasyon
tedavisinde spesifik bir doku i¢in spesifik bir pozisyonda, BT sistematik hatalarindan
kaynaklanan tedavi dozundaki degisim bazen %10’ u bulabilmektedir. Ancak tedavide
bu hatalardan kaynaklanan doz dagilimindaki belirsizlik foton ismlar1 i¢in maksimum
dozun %1’ inden, elektron ismlart icin ise maksimum dozun %2’ sinden kiigiik
olmalidir. Bununla birlikte tedavi bolgesinde BT sistematik hatalarindan kaynaklanan
izodoz ¢izgilerindeki yer degistirme 2 mm’ den az olmalidir(46).

Literatiirde incelenen benzer ¢alismalarin sonuglar1 ile yaptigimiz caligmanin
sonuglarini karsilastirdigimizda aksi bir durum s6z konusu olmamigstir. Bu durum teorik

olarak 6ngoriilen sonuglarin deneysel analizler ile dogrulandigmi gostermektedir.
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6. SONUC VE ONERILER

eFOV alanindan kaynaklanan goriintii artefaktinin, goériintiilenen fantomda BT
numarasi ve viicut konturu degisime sebep olmustur. Bu degisim radyoterapi tedavi
planlamas1 sirasinda hesaplanan dozda potansiyel hatalara neden olmaktadir. BT
numarasi ve viicut konturundaki distorsiyonun biiyiikliigi, sFOV alami disinda kalan
lateral genisligin ve hasta boyutlarinin bir fonksiyonudur. BT tarayicilarda meydana
gelen eFOV artefakt: beraberinde farkli hatalar doguracak sistematik bir hatadir. Bu
hatayr ortadan kaldiracak veya minimize edecek farkli algoritmalar gelistirilmistir. Bu
algoritmalar BT cihazlarinin geri projeksiyonlama 6zelligini kullanarak herhangi bir
radyasyon sogurulmasi olmaksizin her noktada tekrarlayan hizli hesaplamalar yapar.
Ayni zamanda taranan objede gercek goriintii ile eFOV alanina gecen goriintii arasinda
sinir deger tahminleri yaparak BT verileri arasinda yumusak bir gecis saglar(25, 26).
Ancak bu tiir algoritmalarm yazilimmin yiikli oldugu cihazlar piyasa degerinden daha

yiiksek fiyatlarla satilir.

Klinik durumlarda boyle bir artefaktin hastaligin bulundugu lateral bolgede
olusmasinda(6rnegin meme vakasinda) ilk olumsuz etki BT distorsiyonu ve uzaysal
¢oziiniirliigiin degismesidir. Ikinci olumsuz etki iste bu bdlgeye iletilen radyasyon
dozunda olacaktir. Boyle bir durumda hastaligin bulundugu bélgeyi eFOV alanindan
uzaklastirmak yani lateralde hastalikli bolgenin tersi yoniinde hastayr kaydirarak BT
goriintiilerini elde etmek, olusabilecek artefaktin sebep olacagi olumsuz durumlar:
minimize etmeye ya da ortadan kaldirmaya yardimci olacaktir. Ayrica, tedavi
planlamasini yapan medikal fizik¢i, planlama sirasinda 151n demeti oryantasyonunu
yaparken BT numarasi ve uzaysal ¢oziintirliigiin degistigi alanlar1 goz 6niine alip uygun
acilar1 kullanarak artefakth bolgeyi tedavi alaninin diginda birakabilir. BT tarayici
teknikeri ve medikal fizik¢inin bu goriintii artefaktinin ve bu artefaktin sebep olacagi

doz hesaplamasindaki etkinin farkinda olmasi1 gerekir.
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