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OZET

Bazi olgularda radyoterapi tedavi planlamasi i¢in ¢ekilen bilgisayarli tomografi (BT)
goriintiilerinde hedef voliimleri belirlemek zor olabilir. Hedef voliimleri daha iyi
belirlemenin yollarindan birisi ise BT esnasinda radyo-opak bir materyal olan
kontrast maddelerin kullanilmasidir. Ancak bunun tedavi planlama sisteminde (TPS)
yapilan planlarin doz dagilimina bir etkisi olacag: digiiniilmektedir. Bu baglamda, bu
tez calismasinda KM nin dozimetrik etkisi incelenmistir.Bas-boyun ca ile akciger ca
olan 40 hastanin KM iceren ve icermeyen BT goriintiileri iizerinde tedavi planlari
yapildi. RT planlarinda monitor unit, konformite indeksi, homojenite indeksi
maksimum doz parametreleri agisindan kiyaslandi. Tedavi planlarinin ayni koronal
kesitinden alinan iki boyutlu doz dagilimlar1 gamma analizi yontemi ile
karsilastirildi. Kat1 fantom iizerine farkli alan sayilari, farkli alan biyiikliikleri ve
farkli KM konsantrasyonlarinda ii¢ boyutlu konformal radyoterapi (3B-KRT),
yogunluk ayarli radyoterapi (YART) ve voliimetrik ark terapi (VMAT) teknikleri
kullanilarak tedavi planlama sisteminde planlar yapildi. Daha sonra lineer hizladirici
cihazinda fantom iizerinde iyon odasi kullanirak ol¢timler alindi. Akciger ve bas
boyun planlari incelendiginde kontrast maddenin doz dagilimina etkisinin %2 i¢inde
kaldig1 goriilmiistiir. Gamma analizi sonuglarida bu karsilastirmay1 desteklemektedir.
Fantom o6l¢iimleri ile TPS sonuglar1 arasinda %1 fark goriilmiistiir. Sonug olarak KM
nin doz dagilimina etkisi klnik tolerans dahilinde kalmaktadir. Boylece KM madde

iceren BT goriintiileri lizerine tedavi planlarinin yapilabilecegi diisiiniilmektedir.

Anahtar Kelimeler: Kontrast Madde, Radyoopak Materyal, Tedavi Planlama

Sistemi,

xi



SUMMARY

It would be difficult to determine target volumes in computed tomography (CT)
images for radiotheraphy (RT) treatment plan at some cases. One of the way to
determine target volumes much better is using radiopque material that are called
contrast agent (CA) during CT scan. However, it is thought that is going to influence
the dose distribution of the plans in treatment planning system (TPS). In this context,
the dosimetric impact of the contrast agent is studied in this thesis. RT treatment
plans performed on CT images with and without CA to 40 patients of head and neck
ca and lung ca. RT plans compared by monitor unit, maximum dose, conformity
index and homogenity index parameters. Two-dimensional dose distrubition from
same coronal slices of both treatment plan with and without CA were compared by
gamma analysis method. RT plans with different field number, field sizes and CA
concentrations were performed on solid phantom by using Three-diemensional
conformal radiotheraphy (3DCRT), intensity modulated radiotheraphy (IMRT) and
volume modulated radiotheraphy (VMAT) techniques. After that, measurements
were performed on phantom by using ionization chamber at lineer accelerator. When
lung and head and neck RT plans were examined, dosimetric impact of CA was
within 2%. Gamma analysis results also support this comparison. There were seen
1% difference between solid phantom and TPS outcomes. As a result, dosimetric
impact of CA remains within clinical tolerance. So it is considered that RT plans can

be performed on CT images with CA.

Keywords: Contrast Agent, Radiopaque Materials, Treatment Planning System
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1. GIRIS VEAMAC

Radyoterapinin (RT) genel prensibi tiimore yliksek dozda radyasyon verirken
tiimorii ¢evreleyen normal dokuyu en iyi sekilde korumaktir. 3 boyutlu konformal
radyoterapi, yogunluk ayarli RT, stereotaktik RT gibi tedavi teknikleri ile tiimore
verilen doz artirilirken keskin bir doz gradiyenti ile ¢evre doku ve organlarin
dozlarmin sinirlandirilmasi saglanabilir. Bu tekniklerin kullanilabilmesi i¢in ytliksek

derecede geometrik dogruluga ihtiyag vardir.

Radyoterapi tedavisini anlamli bir sekilde vermek i¢in tiimor lokalizasyonu ve
uzaniminin ve de tiimorii cevreleyen kritik organlarin bilinmesi 6nemlidir. RT nin ilk
uygulanmaya basladig1 yillarda hekimlerin hedeflerini nasil belirledikleri iyi bir
sekilde tanimlanmamistir. Tiimorleri gorerek veya elle muayene ederek tanimlamak
i¢in tiimdrlerin hastanin cildine yakin olmasi gerekirdi. Bu yiizden, cilt, oral kavite,

prostat, meme ve jinekolojik tiimdrler ilk olarak tedavi edilmistir (1).

Hedef tanimlamasinin gelismesi, radyolojideki gelismeler ile dogrudan
iliskilidir. Radyolojideki ilk gelisme Rontgenin konvansiyonel radyografi icat
etmesidir. Ancak radyografilerde sadece kemikler ve akcigerler iyi goriiniiyordu.
Viicut igerisindeki tiimdrleri goriintiillemek igin, yumusak doku kontrastini artiran
yontemler gelistirildi. Bagirsaklar1 gorilintiilemek i¢in baryum, kan damarlarini
goriintiilemek i¢in iyot iceren sivilar kullanilmistir. Bu teknikler tani koymaya
yardimc1 olma ve radyoterapide hedef voliim ve hedef voliimiin iligkili oldugu

yapilar1 belirleme amaciyla kullanilmisitir (2).

Radyografilerin kalitesi yillar igerinde artsa da, 2 boyutlu goriintiiler lizerinde
tiimoriin yeri ve biiylkligiinii belirlemek zordu. 1972 yilinda Hounsfield’in
caligmalar1 sonucunda giiniimiizdeki 3 boyutlu goriintiileme tekniklerinin atasi olan
ilk bilgisayarli tomografi (BT) EMI, Mark I prototipi iiretildi (3). Ilk BT cihazlari
yavas ve goriintii kalitesi diisiik olsa da zamanla geliserek gliniimiizde modern RT

merkezlerinin vazgecilmez ekipmanlarindan biri olmustur.



BT radyoterapide sadece tiimorii tanimlamak ve lokalize etmek amaciyla degil
aynt zamanda hastaya verilecek dozu hesaplarken kullanilmaktadir. Bir BT
gorintiisiindeki BT numarasi degerleri dogru bir doz hesabi igin gerekli olan elektron

yogunlugunu temsil eder.

Hedef hacimlerin belirlenmesinde radyasyon onkologlari manyetik rezonans
goriintileme (MRG) ve Pozitron emisyon tomografi (PET) goriintiileme
tekniklerinden faydalanirlar. Bunun yaninda bu teknikler ve BT ile de kullanilabilen
kontrast maddelerden (KM) de yardim alinmaktadir. BT de iyot ve baryum iceren

sivilar kullanilmaktadir.

Kontrast yani radyoopak maddeler insan vucudundaki atomlara gore yliksek
atom numarasina sahip ve spesifik organlarim goriiniimiini  kolaylastiran
materyallerdir. Atom numaralar1 yiiksek olduklar1 i¢in de x 1s1int normal dokulara
gore farkli sogururlar. KM damar yolu ile verildiginde kalbe dogru akar ve viicudun
kan akis1 boyunca hareket eder ve tekrar kalbe geri doner. Boylece BT goriintiistinde
kan akisinin oldugu yerlerde dolayisi ile tiimordeki kan damarlarinin ve bu
damarlarin etrafinda oldugu bilinen lenf nodlarinin daha iyi belirlenmesini saglar.
KM nin atom numarast yiiksek oldugundan elektron yogunlugu agisindan bir
farklilik yaratabilecegi (4) ve tedavi planlama sistemleri doz hesabi yaparken
elektron yogunluklarindan faydalandiklar1 i¢in bunun doz dagilimima bir etkisi

olabilecegi diistiniilmiistiir (5).

Bu tez ¢alismasinda KM kullaniminin doz dagilimina olan etkisi arastirilacaktir.
[lk adim olarak tedavi planlama sisteminde hastalarin kontrastli ve kontrastsiz BT
verilerini kullanarak doz hesab1 yapmak ve bu doz dagilimlarinin karsilastirilmasi
amaglanmistir. Ikinci adim olarak ise dozimetrik ekipman ve KM ile bir 6l¢iim
diizenegi kurularak, tedavi planlama sistemindeki bulgularin 6l¢tim ile olan iliskisi

irdelenecektir.



2. GENEL BILGILER

2.1 Akciger Kanseri ve Radyoterapisi

Akciger, gogiis kafesinin i¢inde sagda li¢ lob ve solda iki lob halinde bulunan
solunum organidir ve goérevi solunum islevini yerine getirmektir. ilk olarak 1410
yilinda Saksonya’da Schbeerge maden ocaklarinda c¢alisan isciler arasinda
tanimlanmistir. Ancak otopsi raporlarina gore ilk akciger kanseri olgular1 1851

yilinda ABD’de bildirilmistir (6).

Akciger kanseri, genetik yapisit degismis atipik hiicrelerin kontrolsuz ¢ogalmasi
anlamina gelir. Akcigerdeki hiicrelerin fonksiyonlarin1 kaybedip kontrolsiiz olarak
cogaldigr viicudun bagka bolgelerine yayilim gosterek Olime yol acabilen bir

hastaliktir.

Akciger kanseri, kanser tiirleri igerisinde en ¢ok goriilen ve sonucu ¢ogunlukla
oliimle sonuglanan bir hastaliktir. Yirminci yiizyilda ¢ok nadir goriilen bir hastalik
olmasina ragmen sigara kullaniminin artmasi ile ve sanayilesmenin sagliksiz bir
sekilde biiyiimesi ile sonucu ¢ok hizli bir sekilde goriilme insidans: yiikselmis ve
kanser hastaliklar1 siralamasinda birinci siraya yerlesmistir. Cogunlukla erkeklerde
goriiliir. Fakat son yillarda kadinlarda da sigara kullaniminin artmasi dolayisiyla

orani artmaya baslamistir (7).

Kiiciik hiicreli dis1 akciger kanseri (KHDAK) akciger kanseri vakalarinin
yaklasik %85 ni olusturmakta ve neredeyse %40 1 tan1 aninda evre IIIA veya I1IB
olup opere edilemez durumdadir (9). Opere edilemeyen lokal ileri KHDAK hastalari
icin standart tedavi kemoradyoterapidir. Erken evre KHDAK hastalarda
strereotaktik radyoterapi (SRT) definitif cerrahi rezeksiyon kadar etkili oldugu
gosterilmistir bu nedenle radyoterapi KHDAK tedavisinde énemli rol oynamaktadir.
Akciger kanseri hastalarina bakildiginda hastaliklarinin seyri esnasinda 60% dan

fazlas1 bir noktadan sonra radyoterapi almaktadir.

Radyoterapi tedavisinin basarist i¢in hedef hacimleri dogru bicimde belirlemek

sarttir, ancak caligmalara gore goriinen tlimor hacimi (GTV) nin belirlenmesi



uzmanlarin tecrilbbesine gore degiskenlik gdstermektedir (9,10). McGibney ve
arkadaslar1 tarafindan yapilan ¢alismada damar i¢i kontrast madde (KM) verilerek
tedavi planlamasi i¢i ¢ekilen bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri iizerinden
belirlenen tiimor hacmi ve lenf nodlar1 hacimlerinin %22-%34 arasinda daha kiigiik
oldugu gosterilmistir (11). Fakat KM verilerek ¢ekilen BT goriintiileri kullanilarak
yapilan tedavi planlarinda doz heterojenitesi s6z konusu olurken tedavi esnasinda
hedefte KM bulunmamasi hasta {izerinde doz dagilimini etkilemektedir. Bu nedenle
bazi merkezler KM verilerek c¢ekilen BT goriintileri kullanarak tedavi plani
yapmamaktadirlar. Ornegin bir Ispanyol radyoterapi c¢alismasina dahil edilen

KHDAK hastalarmin %81.5 de damar i¢i KM kullanilmamustir (12).

Ulla Ramm ve ark. tarafindan yapilan ¢alismada KM nin BT kesitleri tizerindeki
doz dagilimma etkisi ii¢ boyutlu planlama sistemi kullanilarak kati fantomda
incelenmis ve matematiksel hesaplamalar yapilmistir (5). James L. Robar ve
arkadaslar1 ise Gadolinyum veya iyot bazli KM enjeksyonu ile tiimdérde doz artisi
miktarin1 Monte Carlo modellemesi kullanarak yapmislardir (13). Bu calismalarda
KM foton enerjisine gore, molaritesine gére ve GTV nin uzanimina gore hedefteki
doz miktarmi1 anlamli sekilde arttirdigi gorilmiistiir. Bazi c¢alismalarda GTV
konsantrasyonunun diisiik oldugu akciger gibi anatomik bdlgelerde KM kullanimin

doz hesabina etkisinin ihmal edilebilir oldugu gosterilmistir (14,15).



2.2 Bas-Boyun Kanserleri ve Radyoterapisi

Bas-boyun kanserleri genellikle skuamoz hiicrelerde, mukoza yiizeylerinde
(6rnegin agiz i¢i, burun ve bogaz gibi) baslarlar. Bu skuamoz hiicreli kanserler
skuamo6z hiicreli karsinom olarak ifade edilirler. Bas-boyun kanserleri tiikiiriik
bezlerinde de baslayabilir ancak tiikiiriik bezi kanserleri nispeten daha nadirdir.
Tiikiirtik bezleri kanser olabilecek birgok farkli hiicre tipini icermektedir bu yiizden

bir¢ok farkl: tiirde tiikiiriik bezi kanseri vardir (16).

Bag-boyun kanserleri Resim 2.1 de goriildiigii gibi kategorize edilmistir .
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Resim 2.1 Bag-Boyun Kanseri Bolgeleri

Bag-boyun kanserleri radyoterapisinde giinlimiizde kullanilan en giincel teknik
sabit gantri yogunluk ayarli radyoterpi (YART) ve bunun 6zel bir hali olan ark
tabanli YART tir (17). Bas-boyun bdlgesi birgok nedenden dolayr YART ig¢in ideal
bir hedeftir.

1. YART bize hedef voliime yiiksek doz vererek daha iyi bir timor

kontroli sunmaktadir



2. YART daha keskin doz gegislerine sahip oldugundan, rélatif olarak
normal dokular1 daha iyi korur.
3. Organ hareketi hemen hemen mevcut degildir bu yiizden uygun bir

immobilizasyon ile tedavi dogru bir sekilde yapilabilir.

Ancak, bag-boyun bolgesi anatomisi komplekstir ve tiimor hedefleri riskli
organlar ile i¢ igedir. Bu yiizden YART tekniginde iyi bir doz kapsami i¢in hedef
voliimler ve riskli organlarin dogru bir sekilde konturlanmasi sarttir. Bu nedenle BT
de intavenéz KM kullanilmasi timor hedefleri ve riskli organlart daha iyi bir sekilde
konturlanmasina yardimci olur. Bazi yazarlar planlama BT si i¢in intravendz KM

uygulanmasinin gerekli oldugunu 6nermislerdir (18, 19, 20).

Yapilan iki ¢alismada (Choi ve arkadaslar1 2006, Liauw ve ark 2005) KM
kullanilarak cekilen BT goriintiileri lizerinden YART planlarinda KM nin BT
goriintiileri tizerinde anlamli doz farkliliklarina yol agmadigini gostermislerdir. Her
iki aragtirma grubu KM kullanimimin hedef hacimlerin hassas sekilde
belirlenmesinde gerekli oldugu konusunda goriis birliginde bulunmus ve benzer

deneysel teknikleri kullanmiglardir (15,21).

Choi ve arkadaslan tarafindan yapilan calismada on bes adet bas-boyun ca hastasi
KM verilmeden BT goriintiisii alinmis ardindan hemen damar yolu ile KM verilerek
BT goriintlisii alma islemi tekrarlanmistir. YART planlar1 KM igeren goriintiiler
lizerine yapilmis ayni planlar KM icermeyen goriintiilere uygulanmis ve tekrar
hesaplatilmis ardindan planlar karsilagtirilmigtir.  Planlar arasinda  yapilan
karsilastirmada monitor unit (MU) ler arasinda kiigiik farkliliklar bulunmus ancak
bu durum hedef hacim ve kritik organlar iizerinde ihmal edilebilir doz fark: olarak

yansimustir (15).

Ramm ve arkadaslar1 alan sayisindaki artisin KM nin doz hesabindaki
etkisinin azalttigin1 gostermistir. YART teknigi fazla sayida alan kullanidigi i¢in KM
nin doz hesabi iizerindeki etkisinin énemsiz oldugu diisiiniilebilir. Ayn1 ¢alismada
KM tastyan damarlarin ¢apinin MU hesabi iizerinde etkisi oldugunu belirtmistir. Bag
boyun boélgesi toraks ve abdomen bdlgelerine gére daha kiiciik damarlarlar igerdigi

icin KM varlig1 daha az etki ettigi tartisilmistir (5).



2.3 Yogunluk Ayarh Radyoterapi ve Teknikleri

Radyoterapi, iyonizasyon yapan radyasyonun (X-iginlari, gamma isinlar1 ve
elektron demetleri) kullanildigi bir tedavi yontemidir (22). Wilheim Rontgen
tarafindan kesfedilen X-1sinlar1 (1895) kesfinden kisa siire sonra tedavi amagh olarak
kullanilmaya baglanmistir. Devam eden yillarda iyonize radyasyonun saglikli
dokularda hasar olusturdugu goézlemlenmistir. Radyoterapideki teknolojik
gelismelerin temel amaci hedefe maksimum doz verilirken ¢evresindeki saglikli
dokular1 korumak olmustur. Konvansiyonel radyoterapi olarak adlandirilan teknikte,
timor yerlesimi ile alakali kemikler, hava yumusak doku gecisleri ve kontrast
malzemelerden (Sivilar ve cerrahi klipsler) yararlanarak olusturulan kabaca
sekillendirilmis alanlar kullanilmistir. Bilgisayarli tomografi (BT) tarayicilarin
gelistirilmesi ve radyoterapide kullanilmasi ile ii¢ boyutlu anatomik bilgiye ulasilmis
ve radyoterapideki ilerlemeler ivme kazanmistir. Boylece konvansiyel radyoterapide
kabaca sekillendirilmis alanlar yerine tiimorii hacmini belirleyerek hedefi saracak
bicimde sekillendirilmis tedavi alanlari kullanilmaya baslanarak tedavi teknigi
konformal radyoterapi olarak adlandirilmistir (23). Radyoterapi cihazlari, timorii
cepegevre saracak bicimde sekillendirilmis homojen yogunluklu radyasyon alanlarini
ve kama filtreli radyasyon alanlarini olusturacak sekilde gelistirilmistir. Tedavi
planlarinda homojen yogunluklu radyasyon alanlarinin ve kama filtreli radyasyon
alanlarinin birlesimi ile yiiksek goreli dozlarda disbiikey izodoz ¢izgileri olusur. Bu
yontemle  goreli  olarak  yilksek dozlarda icbiikkey izodoz  cizgileri
olusturulamadigindan homojen yogunluklu alanlar kullanilarak yapilan ig¢biikey
konturlu hedef hacim 1sinlamalarinda saglikli dokular fazla doz alir. 1980lerde,
Brahme yogunluk ayarli demetlerin i¢biikey doz dagilimlart olusturabilecegini
gosterdi (24). Yogunluk ayarli demetlerde radyasyon yogunlugu demet kesitinde
konumun fonksiyonu olarak farkli degerler alabilir. Ayrica ters planlama kavrami da
ilk defa Brahme tarafindan onerilmistir (25). 1993 yilinda Carol klinik YART
yapabilen bir planlama ve 3 1smmlama sistemi olan NOMOS MiMiC*i tasarlayana
kadar YART fizik laboratuarlarinda arastirma asamasinda kalmistir (23). YART
konusunda 1993“ten bu yana pek ¢ok gelisme olmustur. Cok yaprakli kolimator
(CYK) kullanarak YART planlar1 yapabilen TPS“leri gelistirilmistir. YART

planlamasi ve 1sinlamasi i¢in farkli yontemler de mevcuttur. Klinik kullanimda {i¢



boyutlu RT’nin (3BRT) gelisimi sayesinde YART teknigi 80 li yillarda ortaya ¢ikmustir.
Sekil 2.1 de farkli YART tekniklerini gosterilmistir (26).

Statik YART
Sabit-gantri CYK tabanli
kel ( ” Dinamik YART
Kompansator
tabanli l
MiMIiC
YART Fan demet
YART Helikal
Ark-tabanl Tomoterapi
YART
Tek Ark
Kon demet
YART
Coklu Ark

Sekil 2.1 Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART) Teknikleri (26)
2.3.1 Sabit gantri YART

Gantri sabit YART teknigi belirli sayida sabit demet dogrultularinin kullanilmasi
ile 3 boyutlu konformal radyoterapi teknigine (3B-KRT) benzemektedir. YART
tekniginde, tedavi planlamasi iki asamada yapilir. ilk asamada, doz optimizasyon
algoritmas1 planlama sonucu istenen doz hacim grafinigine gore her demet icin
yogunluk profillerini olusturur ve bu profilleri agirligi birbirnden farkli hesap
kutucuklarma béliiniir. Ikinci asamada hesap kutucuklar1 doz hesaplama algoritmasi
tarafindan {ic boyutlu doz dagilimina déniistiirliir. Istenen yogunluk profilini
olusturmanin en yaygin yolu Resim 2.2 de gosterilen bilgisayar kontrollii ¢ok
yaprakli kolimatorlerdir (CYK) sozkonusu yontem statik YARTve dinamik YART
olarak klinikte kullanilmaktadir (26).



Resim 2.2 Cok Yaprakli Kolimatér (CYK) Yapisi

2.3.2 Ark tabanh YART

Ark tabanli tedavi teknigi radyasyon onkolojisinde 2007 den itibaren
kullanilmaktadir. Isinlama esnasinda gantrinin hareketli oldugu tedavi teknigidir. Bu
teknigin ilk orneklerinden biri olan Takahashi arki teknigi, 15in demetinin dinamik
olarak hedefe gore sekillendigi 1sinlama bigimidir (26). Konformal ark tedavisi
kiiresel geometrili hedeflerde iyi derecede konformal doz dagilimi saglar. Ancak
hedef hacimler genellikle kiiresel geometriden farklidir. Bu durumda yogunluk ayarl

ark radyoterapisi ideal doz dagilimini saglamak icin uygun bir segenektir (27).



2.4 Bilgisayarh Tomografi Verisi ve Elektron Yogunlugu

Bilgisayarli tomografi (BT) kolime edilmis x-1s1m1 vasitast ile incelenmek istenen
nesnenin kesitsel goriintiisiinii veren bir goriintiileme sistemidir. BT, kesitler halinde
gorintii elde ettigi icin iki boyutlu goriintiileme teknigi olan konvansiyonel rontgendeki
gibi goriintiilerin siiperpoze olmasini 6nler. Bununla birlikte kolimasyon sayesinde foton
sacilmasi en aza indirilerek doku yogunluk farkliliklarinin daha belirgin hale gelmesini
saglar. Elde edilen kesit goriintiileri bir araya {li¢ boyutlu goriintii olusturulur. Elde edilen

tic boyutlu goriintiiler farkli eksenlerden (koronal, sagital ve transvers) incelenebilir.

BT goriintiilerinin temelini matrisler olusturmaktadir ve bu matrislerin her
elemani dijital goriintiiniin en kii¢iik birimi olan pikseli temsil etmektedir. Modern
cihazlarda matris sayis1 genellikle 1024x1024 diir. Kesit kalinligina gore piksellerin
hacimleri belirlenir. Secilecek bu kesit kalinliginin piksel yiizeyi ile ¢arpimi sonucu
ortaya ¢ikan hacime ise voksel ad1 verilir. Her voksel farkli bir ateniiasyon (bir ortamda
ilerleyen dalgalarin sagilma ve sogurulma sonucu ugradiklan gii¢ kaybini ifade eder)
katsayisina sahiptir. Kalinligi x olan bir ortamda biitiin voksellerin ayni ateniiasyon
katsayisina p sahip oldugunu farzedersek, hastanin icinden gegen x 1s1ninin gecirgenligi

I (transmission)
I =Ie " (2.1)

seklinde olur. Fakat her biri farkli kalinlik ve ateniiasyon katsayisina sahip voksellerin x

15101 gegirgenligi ise;
- Z pix; = — (g2 + poXp + oo+ ) ise (2.2)

I = [je~ ZHixi (2.3)
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Resim 2.3 Bilgisayarlt Tomografi Sistemi

Tek bir gegirgenlik Ol¢limiiyle herbir ateniiasyon katsayilar1 belirlenemez. Ciinkii
fraksiyonel gecirgenlik esitliginde u; tam olarak belli degildir. Fakat x 15111 kaynaginin
ve detektoriin farkli yonelimlerinden (Resim 2.3.) elde edilen ¢oklu x 1511 gegirgenligi
herbir atentiasyon katsayilarimin hesaplanmasini saglar (26). Hesaplanan attenuasyon
katsayilar1 BT sayisiyla temsil edilir. BT sayist -1000 ile +3000 aralifinda deger alir.
Hava esdegeri ortamlarin BT sayist -1000 veya biraz daha biiyiik deger alirken kemik
yapilar1 BT sayis1 +1000 civarinda deger almaktadir. Attenuasyon kat sayis1 yliksek olan
metal implantlarin BT sayis1 ise +3000%e kadar ¢ikmaktadir. BT uygulamalarinin 6nciisti
olan Godfrey Hounsfield’e ithafen BT sayisi Hounsfield Unit olarak adlandirilir.
Hounsfield Unit (HU):

Ui — Us

Hs

HU =

x1000 2.4)
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olarak hesaplanmaktadir. Burada y; ilgili vokselin attenuasyon katsayisi iken pg suyun

ateniiasyon katsayisidir (28).

HU,

ateniiasyon katsayisiyla iliskilendirildigi igin,

elektron yogunlugunu

hesaplanabilir (28). Elektron yogunlugu hacim bagina diisen elektron sayisi olarak

tanimlanmaktadir. Isin demetinin bir ortamdan gecerken transfer ettigi enerji o ortamin

elektron yogunlugu arttikca artmaktadir. HU, elektron yogunluguyla iligkilidir ancak

doku yogunluklarinin tiim araliginda lineer degildir (Sekil 2.2.) ¢iinkii dokularin farkli

atom numaralarindaki elementlerden olugsmaktadir.

BT Kalibrasyon Egrisi

/

Rélatif Elektron Yogunlugu

Sekil 2.2 BT Kalibrasyon Egrisi

BT Numarasi / HU (Hounsfield Unit)
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2.5 Kontrast Madde

Kontrast ajanlar ya da kontrast ortam olarak da adlandirilan KM’ler x-1sinlari,
BT, MRG ve ultrason ile olusturulan viicut i¢i goriintiileri iyilestirmek icin
kullanilmaktadir. Genellikle, KM ler radyologlarin anormal durumlar ile normal

durumlar arasindaki farki anlamasini saglar.

KM’ler i¢ organlarin rengini kalic1 olarak degistiren boyalar degillerdir. KM ler,
x-1s1larmin veya diger goriintiilleme araglarinin viicut ile etkilesimini gegici olarak

degistiren maddelerdir.

KM’ler goriintiileme oncesinde viicuda verildigi zaman viicut igerisindeki belirli
yapilar1 ya da dokulari normalda olmasi gerektiginden daha farkli goriinmesine
neden olur. Spesifik organlarin, kan damarlarinin veya dokularin daha iyi

goriinmesini saglayarak hekimlerin tan1 koymasinda yardimci olur.
KM’ler viicuda 3 sekilde verilebilir:

e Agizdan yutarak
e Makattan lavman olarak
e Damar yoluyla (Genellikle ven veya arter; ayn1 zamanda intravendz veya

intraarteriyel olarak adlandirilir)

KM ile ¢ekilen bir goriintiiden sonra, KM viicut tarafindan kismen absorbe edilir

ya da bagirsak hareketleri veya idrar ile atilir..
KM lerin birkag ¢esidi vardir:

e Iyot bazl1 ve baryum siilfat bilesimler rontgen ve BT goriintiilemesinde

kullanilmaktadir.
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Kontrast Maddeler dogal olarak bulunabilen iyot iceren kimyasal bir yapiya sahip
olabilir. Bu KM ler ven ya da arterlere, omurganin sivi alanlarina veya disklerine ve
diger viicut bosluklarina enjekte edilebilmektedir. Baryum-siilfat agizdan ya da oral
olarak alinabilen en yaygin KM dir. Ayn1 zamanda rektal olarak da alinabilir ve

gesitli formlarda bulunmaktadir. Bunlar:

e toz halinde (alinmadan 6nce su ile karistirilir)

e SIVl
e macun
e tablet

Iyot bazli ve baryum siilfat KM leri viicudun spesifik bir bolgesinde oldugunda,
x-151nlarinin gegirgenligini bloklar ya da limitler. Sonug olarak gecici olarak iyot
bazli veya baryum bilesikler iceren kan damarlari, organlar ve diger viicut

dokularinin rontgen veya BT goriintiilerindeki goriintimleri degisir .

e MR goriintiillemede sikca kullanilan KM nin temel bileseni Gadolinyumdur.
Bu madde viicutta oldugunda yakinindaki su molekiillerinin manyetik
ozelliklerini degistirerek MR goriintiisiiniin kalitesini artirir.

e Salin (tuzlu su) ve hava da gériintiilemede kullanilan KM lerdendir. Ozellikle
kalp muaynesinde mikro-kabarciklar ve mikro-kiireler ultrason

goriintiillemede kullanilmaktadir (29).

2.5.1 Oral kontrast maddeler

Yutulan veya agizdan alman Baryum-siilfat KM ler rontgen ve BT
goriintiilerinde asagidaki kisimlar1 igeren gastrointestinal kanali daha iyi gérmek i¢in

kullanilir:

e Yutak

e Yemek borusu
e Mide

e Ince bagirsak

e Kalin bagirsak (kolon)
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Baz1 oral uygulamalarda baryum-siilfat KM si yerine iyot bazli KM ler
kullanilmaktadir (29).

2.5.2 Rektal Kontrast Materyaller

Lavman sivisi ile uygulanan baryum-siilfat KM leri rontgen veya BT
goriintiilerinde alt gastrointestinal kanali (kolon ve rektum) daha iyi gérmek igin

kullanilir. Baz1 durumlarda baryum-siilfat yerine iyot bazli KM kullanilabilir (29).

2.5.3 intravenoz Kontrast Materyaller

Damar yolu ile verilen Iyot ve Gadolinyum bazli KM ler réntgen ve BT de

kullanilmaktadir. MR da ise yine damar yolu ile Gadolinyum kullanilmaktadir.
Tipik olarak asagidaki organ veya dokular1 daha iyi gérmek icin kullanilirlar:

e ¢ organlarda kalp, akcigerler, karaciger, bobrekiistii bezleri, bobrekler,
pankreas, safra kesesi, dalak, rahim ve mesane,

e Gastrointestinal kanalda mide, ince bagirsak ve kalin bagirsak,

e Arterler ve venler: Beyin, boyun, gogiis, karin, pelvis ve bacaklardaki
damarlar,

¢ Yumusak dokular: Kaslar, yag ve cilt (29).
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2.6 Anizotropik Analitik Algoritmasi (AAA)

2.6.1 AAA hakkinda

AAA Kklinik 151m1 karakterize etmek ve gerekli olan temel fiziksel parametrelerini
modellemek icin MC metotlarim1  kullanan ii¢  boyutlu pencil beam
Convolution/Superposition algoritmasidir (30). AAA, Eclipse (Varian Medikal
Sistemleri) tedavi planlama sisteminde foton 1sinlar1 i¢in doz dagilimini hesaplayan
bir algoritmadir. Ozellikle heterojen ortamlarda doz hesaplama dogrulugunu artirmak
icin gelistirilmistir (31). ilk olarak Dr. Waldeman Ulmer ve Dr. Wolfgang Kaissl
tarafindan gelistirilen AAA, 1995’te yaymnlanan “A Triple Gaussian Pencil Beam
Model for Photon Beam Treatment Planning” makalesi ile gelistirilmesi
tamamlanmistir (32). Eclipse’de uygulanmasindan once, AAA yaklagimi stereotaktik

radyasyon tedavisi planlamasinda kullanilmistir (32).
2.6.2 AAA’nin tedavi planlama sisteminde uygulanmasi

Lineer hizlandiricilarda diyaframlarin altindaki klinik 151n, Baslangic Faz Uzay:
(BFU) ve Modifiye Faz Uzay1 (MFU) olarak ikiye ayrilan Faz Uzayi’inda (parcacik,
enerjiye bagl aki ve enerji) tanimlanir (Sekil 2.3.). Bloklar, CYK lar gibi 1smn
modifiye eden aksesuarlar akiy1 ve enerji spektrumunu modifiye eder. BFU da 1511
modifiye eden bu aksesuarlarin etkisi MFU da dikkate alinir. MFU, hasta viicuduna

girig seviyesinde 151n1 tanimlar.
2.6.3 AAA’da doz hesaplamasi

AAA, yapilandirma modiilii ve doz hesaplama modiilii olmak tizere iki modiilii

igerir.
2.6.3.1 Yapilandirma modiilii

Yapilandirma modiilii klinik 1s51nin Faz Uzayi’n1 (BFU ve MFU) karakterize
etmek icin kullanilir. Faz Uzayi, bir ¢coklu kaynak modeli kullanilarak olusturulur.

Bu ¢oklu kaynak modeli de ti¢ kaynag: icerir (30,33).
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Sekil 2.3 Tedavi Birim Bilesenleri

2.6.3.1.1 Birincil foton kaynag

Birincil foton kaynagi hedefe yerlestirilmis bir nokta kaynaktir. Bu kaynak
onceden hesaplatilan MC metotlarim1  kullanarak  hedefte hizlandirilmis
elektronlardan kaynaklanan bremsstrahlung etkisini modeller. Lineer hizlandiricinin

tedavi kafasiyla bir etkilesme goriilmez (30, 32, 33).

2.6.3.1.2 Ekstra fokal kaynak (ikincil kaynak)

Ikincil foton kaynagi, diizlestirici filtrenin hemen altina konumlandirilmis bir
Gaussian diizlem kaynagidir. Bu kaynak, hizlandiricinin kafasindaki (hedef diginda,
Birincil olarak diizlestirici filtre, Birincil kolimatorler ve ikincil diyaframlar ile)

etkilesimlerden kaynaklanan fotonlar1 modeller (30, 32, 33).
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2.6.3.1.3 Elektron kontamine kaynagi

Bu kaynak ise lineer hizlandiricinin kafasinda ve havada Compton

sacilmasindan kaynaklanan elektronlari modeller (30, 32, 33).
2.6.3.2 Doz hesaplama modiilii

Hacimsel doz dagilimimin hesaplanmasi ic¢in klinik 1s1mn beamlet adi verilen
kiigiik kiigiik 1s1nlara boliintir. Sekil 2.4. tek bir beamlet i¢in koordinatlarin geometrik
tanimlarin1 gosterir. Koordinatlar ikiye ayrilir: hasta koordinat sistemi ()? Y, Z ) ‘dir
ve (X,y,z) beamlet koordinat sistemi. Sekildeki hesaplama noktasinin koordinatlar
hasta koordinat sistemindeki “dir ve beamlet koordinat sistemidir. Hasta viicudunun
hacmi de bu beamletler boyunca iic boyutlu hesaplama voksellerinden olusan bir
matrise boliniir (Sekil 2.3.). Bu voksellerin boyutlar1 secilen hesaplama gridiyle
belirlenir. Voksel gridinin diverjansi vardir ve her hesaplama vokseli hastanin BT
goriintlilerinden hesaplanan ortalama elektron yogunluguyla iliskilendirilir (32). Son
doz dagilimi, her beamlet i¢in birincil ve ikincil fotonlar, ayrica kontamine

elektronlar tarafindan ortama birakilan dozun siiperpozisyonu olarak hesaplanir.

L Alan Odag
t
£

i MerkezFanline B

Beamlet Koordinat sistemi

il
Cilt Hesaplama noktas:

Hasta Koordinat

i3}

Alan Merkez ekseni \:
B

sistemi

Beamlet

Sekil 2.4 X-Z diizleminde hasta koordinat sistemi ve beamlet koordinat sitemindeki

koordinatlar
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2.6.3.2.1 Foton doz hesaplamasi (birincil ve ikincil fotonlar)

Birincil ve ikincil fotonlar, farkli spektral bilesenlere ve fokal spotlara sahip
olduklar1 g6z oniinde bulundurularak ayni yolla hesaplanir. E enerjili monoenerjetik
fotonlarin dar demetleri i¢in MC metotlar1 (EGSnrc (34)) kullanilarak 6nceden
hesaplanan pencil beam kerneller hg (z,r) tarafindan monoenerjetik kernellerin bir
grubu olusturulmustur. Burada z su fantomunun yiizeyine olan mesafeyken, r merkez
eksene olan ortogonal mesafedir. Hesaplamanin ilk kismi1 hastanin su esdegeri ortam
oldugu farz edilerek yapilir. Oncelikle, her beamlet [ igin fanline boyunca olan her
voksel p i¢in bir polienerjetik pencil beam kerneli hg (p) olusturulur. Bu 6nceden
hesaplanan monoenerjetik kernellerin (beamletin spektrumu oldugu i¢in her kernelin
bir agirlig1 vardir) siiperpozisyonuyla gerceklestirilir. Bu polienerjetik pencil beam
kerneli tek bir giren fotona normalize edilir. ikinci olarak, hesaplama modeli enerji
depolamasini derinlik yoniinde (fanline boyunca) ve lateral yonde (fanline’a dik)
olmak {izere iki bilesene ayirarak yapar. Derinlik bileseni Iz(p,),p, diizleminde

pencil beam’in toplam enerji depolamasini hesaba katar.

1) = ¢ f hy (x,y,p,)dxdy 2.5)

¢p fotonun enerjiye bagh akisi olup beamlet kesiti lizerinde uniform oldugu farz

edilir.
Lateral bilesen kg (0, A, p,) eksponansiyel fonksiyonun toplami olarak modellenir:

6

1 .
kg(6,4,p,) = z Ci ,u_ g ~HiA (2.6)

i=1 :

A= \/(x — )?)2 +(y - )7)2 ve 8 =arctan|[(y —Y)/(x-X)] @7
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Seklindedir. Bu bilesen, beamlet merkez eksenine bir A mesafesinde sonsuz
kiiciikliikteki agisal sektorler igine depolanan enerjinin fraksiyonunu her derinlik p,
ve ac1 6 (1 maksimum oldugunda bu ag¢1 n/8’dir) i¢in tanimlar. Lateral bilesenin
acisal sektorler igine boliinmesi inhomojenite diizeltmesi igin gereklidir (35).
Attenuasyon katsayisi y; her diizlem i¢in sabittir ve bununla birlikle efektif araliklar
1/u; , 1 ila 200 mm arasinda segilir. ¢; agirlik parametreleridir. Bir homojen
fantomda, p, diizleminde herhangi bir nokta i¢inde p tek bir beamlet [ tarafindan

depolanan enerji I (p,) ve kg(0, 4, p,) ‘nin carpimudir (31).

Inhomojen hasta dokusunu hesaba katmak igin, lateral ve derinlik bilesenleri

lokal olarak ters elektron yogunluguyla 1/p,, 6l¢eklendirilir (31).

Pw (p) = pel(p)/p\?vlater (2.9)

Inhomojenite diizeltme uygulanmasinda lateral ve derinlik bilesenlerinin

bagimsiz olarak Slgeklendirilebildigi farz edilir (31).

Derinlik bagimli bilesen ylizey ve hesaplama noktas1 arasindaki radyolojik
mesafeyi dikkate alarak Ol¢eklendirilir. Bu enerji tabanli bir algoritma oldugundan
lokal yogunluga gore Olceklendirmek gerekmektedir. Derinlik bagimli bilesen

boylece
Ig(P) = Is(p)Pw (P) (2.10)
seklindedir. Burada pj, radyolojik derinliktir (31). Formiil 2.10’da radyolojik
derinligin kullanilmasi dogal olarak oblik hasta yiizeyini de hesaba katar. Dolayisiyla

PBC algoritmasinda oldugu gibi ayr1 bir diizeltme faktorii gerekmez (35). Benzer bir

sekilde lateral bilesen inhomojen durumlarda;
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!

! pZ o
kg(0,4,p,) = kg (9,p—ﬂ .pz) Pw (@) (2.11)

Z

olarak tanimlanabilir. Burada A’ beamlet merkez eksenine olan radyolojik

mesafedir. Lateral kernel degerleri radyolojik derinlikten alindigindan, diverjansh

koordinat sistemini diizeltmek i¢in radyolojik yarigap A’, % ile ol¢eklendirilir (31).
Tek bir beamlette herhangi bir p noktasindaki son enerji dagilimi
Eg(p) = Ig(p)ks (0,4, p,) (2.12)

seklindedir. Herhangi bir p noktasinda toplam depolanan enerji biitiin beamletlerin

katkilarinin toplami olarak hesaplanir (31) :
2.6.3.2.2 Kontamine elektronlari tarafindan depolanan dozun hesaplanmasi

Birincil foton diizlestirici filtrede, kolimatdr diyaframlarinda ve havada
kontamine elektronlara sebep olur. Isin modifiye edici sistemler kullanildiginda, agik
alanda elektronlarin bircogunu sogurabilirler fakat bu sistemler kontamine
elektronlarin ikincil bir kaynagi olurlar. Genellikle elektron kontaminasyonu 1sinin
enerjisine ve alan boyutuna baghdir. Kontamine elektronlar sebebiyle herhangi bir

beamletten meydana gelen enerji dagilimi

Ekont,ﬁ (va Yv' Z) = ¢k0nt,ﬁX1kont,ﬁ (2.13)

ile hesaplanir. ¢yontp elektronun enerjiye bagli ve Iyon:p enerji depolama
fonksiyonu olup beamlet kesiti iizerinde benzer oldugu farz edilir. Inhomojenite
varliginda, enerji depolama fonksiyonu fotonlara benzer bir yolla 6l¢eklendirilir.
Kontamine elektronlari i¢in enerji depolama yogunluk fonksiyonu lyont g (z,p) olgiilen

veriden elde edilir (31).
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2.6.3.3 Siiperpozisyon

Hastada herhangi bir hesaplama noktasindaki depolanan enerji E(X, ¥, Z), biitiin
beamletlerdeki birincil fotonlardan (phl) (Formiil 2.8), ikincil fotonlardan (ph2)
(Formiil 2.8) ve kontamine elektronlardan (Formiil 2.13) ayr1 ayr1 meydana gelen

enerjinin siiperpozisyonuyla elde edilir (32).

E(R,7,7) = Z,; (Eons (B, 2) + Epnap(BV.2) + Eeones (X7, 2)) (214

2.6.3.4 Enerjiden Doza Gecis

Son adim olarak, sogurulan enerji dagilimi1 doza donistiiriiliir. Enerjiyi doza

cevirmek i¢in kiitle yogunlugu yerine elektron yogunlugu kullanilir. Son doz

D(X,7,Z) = E(X, 7, 2) Dwater (2.15)

fle verilir (32).
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2.7 Gama Analizi

YART tekniginde tedavi plani bazli kalite kontrol (KK) yapmak cok
onemlidir. iyon odalar1, termoliiminesans dozimetreler ve diyot dizileri gibi
dozimetrik sistemler ek boyutlu yapida olmalar1 nedeni ile yani tek nokta veya belirli
bir hat {izerinde veri topladiklari i¢in bu amag i¢in uygun degildir. Bu sebeble film
dozimetri, elektronik portal goriintiileme sistemleri (EPGS) yada 1Iki boyutlu iyon
odalart dizisi gibi dozimetrik Olciim sistemleri 6nem kazanmaktadir. Kullanilan
dozimetrik ekipmandan bagimsiz olarak hesaplanan doz dagilimi ile Slgiilen doz

dagiliminin nicel olarak kiyaslanmasi tedavi planinin KK analizi i¢in gereklidir.

Low ve arkadaglar tarafindan YART de nicel KK yapmak i¢in gama analiz
methodu gelistirilmistir. Gamma analizinde, yiizde doz farki (DF) ve doz mesafe
uyumu (DMU) parametreleri, olgiilen veri (Dc(r)) ile hesaplanan referans veri

(Dr(r)) kiyaslanarak incelenir (21).

Gama analizinde kabul kriteri;

Ar?2  AD?
N el el (2.16)
Ad3,  ADZ
Burada;
Ar = |, — 1| (2.17)
Referans data ile 6l¢iilen nokta arasindaki mesafe ve
AD = D(;) — D.(7) (2.18)

1, ile ;. noktalar1 arasindaki doz farki, AD% ve Ad% kullanici tarafindan belirlenen

DF ve DMU kriterleridir.

23



Kliniklerde 6l¢iim i¢in kullanilan ekipmanin ¢oziiniirliikk giicline gore doz farki ve
DMU kriterleri uygulanmaktadir. Ornegin ¢dziiniirliigiin molekiiler boyutta oldugu film
dozimetri sisteminde %2 doz farki ile 2mm DMU kriteri uygulanirken nispeten
¢Oziinlirliglin diisik oldugu EPGS de %3 doz farki ile 3 mm DMU kriterleri
kullanilabilir (37).

Gama analizi kabul kriteri Sekil 2.5’te goriildiigii gibi bir elips ile tanimlanmustir.

(l'c.Dc)

Sekil 2.5 Gama analizinin teorik yapisi
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2.8 Homojenite ve Konformite indeksi

2.8.1 Homojenite indeks (HI)

Homojenite indeks (HI) hedef hacimdeki doz homojenitesini degerlendirmek
icin kullanilan basit bir yontemdir. Bu nedenle farkli tedavi planlarindaki doz
dagilimlarim1  karsilagtirmak i¢in kullanilmaktadir. Helal A. ve arkadaslarinin
calismasinda HI farkli bolgeler ve yiiksek/diisiik tedavi dozlar i¢in farkli homojenite

denklemleri incelenmistir.

Dmaks/Dmin (2~19)
Dsy,/Dosy (2.20)

Dsy, — Dosy,

Dp (2.21)
D39, — Dogyy,
5, (2.22)

Sonug olarak HI i¢in denklem 2.20 ve 2.21 i 6nermektedirler. Ayn1 zamanda
Denklem 2.21 ve 2.22 iin diger denklemlere gore daha duyarli oldugunu belirtmisler.

Bu yiizden bu tez ¢aligmasinda HI i¢in denklem 2.21 kullanilmistir (38).
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2.8.2 Konformite indeks (KI)

RTOG kriterine gore KI 1’e esit oldugu durumlarda ideal doz dagilimindan
bahsedebiliriz. KI 1’den biiyiik ise 1sinlanan hacim hedef hacimden biiyiik oldugu
anlamina gelir. KI 1°den kiigiik ise hedef hacim kismi olarak i1sinlaniyordur. RTOG

yayinlar1 KI planin uygunluk derecesini tahmin etmede kullanir.

RTOG kriterlerine gore:

VRI
Kl =— 2.23
TV (2.23)

Burada Vg, referans izodozun hacmi, TV ise hedef hacimdir (39, 40).

Bu indeksin biiyiik sakincasi iki hacmin uzaysal ayrimini veya sekillerini hesaba

katamaz, KI tek basina bir bilgi vermez.

Paddick ve ark.nin tanimladigi KI gore:

_ TV X TVpr TVE

_ (2.24)
PI © TV ~ PIxTV

K1

Burada TVp,, recete izodozunun igerisinde kalan hedef hacimi PI, recete izodozu
ve TV, hedef hacmidir. Bu tanima gore en ideal durum TVp; = PI = TV oldugu

durumdur. Boyle bir durumda KI 1 degerini almaktadir (41).

Bu tez calismasinda daha duyarli bir KI olmasi i¢in Paddick’in denklemi

kullanilmistir.
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3. GEREC VE YONTEM

3.1 Arac ve Gerecler
Bu calismada kullanilan ara¢ ve gerecler asagida belirtilmistir.

Varian Clinac DHX lineer hizlandirici

Siemens Somatom Definition Flash ve Force BT
Eclipse 13.6 tedavi planlama sistemi

PTW verisoft 4.1 yazilimi

PTW RW3 kat1 su fantomu

PTW 30013 FARMER Tipi 0.6 cc Iyon Odas1
PTW Unidos Webline elektrometre

Bolus (1 cm)

A S

© o N

Urografin %76 (37 gr I) radyoopak kontrast madde

3.1.1 Varian Clinac DHX lineer hizlandirici

Clinac DHX lineer hizlandirict1 (Resim 3.1) 4,6,9,12,16 MeV enerji
seviyelerinde elektron ve 6-18 MV enerjilerine sahip foton iiretebilmektedir. Cihazda
120 adet CYK bulunmaktadir. Kaynak yiizey mesafesi 100 cm de ortadaki 40 adet
CYK 0.5 cm ve diger CYK lar ise 1 cm kalinlikta izdiisiimii meydana gelir. 10°,
15°,20°,25°,30°,45° ve 60° lik dinamik kama filtreler ile 15°,30°, 45° ve 60° lik statik

kama filtrelere sahiptir.

3BKRT, gantri statik YART ve VAT tedavi teknikleri uygulayabilen cihazda
megavolt (MV) goriintilleme ve portal dozimetri olarak kullanilabilen sistemde yer
almaktadir. Tedavi Oncesi setup hatalarimi azaltmak amaci ile robotik kollar ile
hareket eden kilovolt (kV) mertebesinde x-1s1n1 {ireten tiip ve dedektor sistemi cihaza
monte edilmigtir ayrica bu sistem CBCT (Cone Beam Computed Tomography)
goriintlilemesi yaparak setup alaninin {i¢ boyutlu degerlendirilmesini miimkiin kilar

(42).
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Resim 3.1 Varian Clinac DHX lineer hizlandirici

3.1.2 Siemens Somatam Definition Flash BT

Bu calismada hasta goriintiileri ve fantom goriintiileri elde etmek i¢in Siemens
marka SOMATOM Definition Flash model BT cihazi kullanilmistir (Resim 3.2).
SOMATOM Definition Flash tigiincli kusak tomografi cihazi olup rotate-rotate prensibi
ile calisir. Flag hizi ile daha az radyasyon dozuyla goriintii alinmasini saglar.
Aralarindaki a¢1 90 derece olacak Sekilde konumlandirilan iki X 1s1mm1 kaynagi ve
karsilarindaki iki detektor tarama sirasinda es zamanli olarak hareket eder (Sekil 3.1) Bu
iki X 1511 kaynaginin voltaji 70-140 kV segilebilir. Sekil 3.1°te gosterildigi gibi X 15101
kaynaginin voltajlar1 birbirinden farkli ayarlanabilir. Bu sayede ayni anda farkh
attenuasyon katsayilar1 elde ederek optimum kontrast saglar. Kalp dahil olmak iizere

akciger taramasi 0.6 s siirer ve hastanin nefesini tutmasi gerekmez.
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Resim 3.2 Siemens Somatom Definition Flash BT

Cihazin RT aparatlariin kullanimima izin veren masasi vardir. Masa karbon
fiberden yapildig1 i¢in BT kesitlerinde hava esdegeri olarak goriiniir. RT cihazlarina
uygun saggital, koronel ve transvers ¢izgi lazerleri vardir, goriintiiler DICOM ile online
olarak hasta konturunun ¢izilecegi ve planlamasinin yapilacagl bilgisayarlara

aktarilmaktadir (43).

80 kV 140 kV

Attenuation B Attenuation A

Sekil 3.1 Farkli agilarda konumlandirilan X 1g1n1 kaynaklari
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3.1.3 Eclipse tedavi planlama sistemi

Eclipse TPS (Resim 3.3), hasta ya da fantomda plan olusturma ve doz dagilimi

hesaplamak i¢in kullanilan yazilim, bilgisayar ve c¢evre birimlerinden olusmaktadir.

CaliGmada kullanilan Eclipse ™ versiyon 13.6’dir (VarianMedicalSystems, Palo Alto,

CA). Tedavi planlama sisteminin 6zellikleri kisaca asagidaki gibidir.

e PET/MR/BT fiizyon ve konturlama

3BKRT ve konformal ark planlama

YART ve VMAT planlama

ileri/ters planlama

4 boyutlu planlama

Ters planlamada anlik doz hacim grafigi izleme

Farkli doz hesabi algoritmalari kullanma (AcurosXB, AAA, eMC)

Brakiterapi planlama

Hasta bazli KK olusturma

Plan karsilastirma

T CORGOL, LRG0T TLUNGHD - B =

v
Y ara.c

Resim 3.3 Eclipse Tedavi Planlama Sistemi
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3.1.4 PTW Verisoft yazilimm

Verisoft yazilimi1 (Resim 3.4), YART planinin fantom iizerinde hesaplatilarak elde

edilen referans doz yogunluk haritasi ile ayni planin ayni fantom {izerinde 1sinlanarak

Olciilen doz yogunluk haritalarinin karsilastirilmasini saglar. Hesaplanan ve 6l¢iilen doz

yogunluk haritalar1 matrise cevirilir ve verisoft yazilimi niimerik degerleri gama analizi

yontemi ile karsilastirir. Verisoft DICOM veya pek ¢ok farklt TPS de hesaplanmis doz

matrislerini okuyabilecek o6zelliktedir. Ayn1 zamanda tedavi planlama sisteminden elde

edilen herhangi iki veriyi gama analizi ile kiyaslayabilir (44).

el s_@_oﬁ‘

LR Profie - L AL vew e [ abachits Dose Vales +

DoseMapy [D: 20051223095147

100% = 075Gy

lloo'»

==80%
60 %
Ewﬁe
Izon

0%

{Traffic L. 3 |
S of Homnakation Valse A: 07756y /R O733Gy

100% = 0733 Gy

l 100%

~s0%

60

0%
i

Ix’.
0%

Gamena 0
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Resim 3.4 PTW Verisoft yazilimindan bir gama analizi 6rnegi
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3.1.5 PTW RW3 Kati1 Su Fantomu

RW3 (Resim 3.5) kati su fantomu, monitor kalibrasyonlarinin ve derin doz
Ol¢iimlerinin kati fantomda Olg¢lilmesine olanak tanir. Yiiksek enerjili foton ve
elektron dozimetrisi i¢cin uygundur. Kat1 fantom su esdegeridir. Fotonlarda 60Co ile
25MV enerji aralifindaki fotonlar ve 4MeV ile 25MeV enerji araligindaki
elektronlar i¢in kullanilabilir. Kullanilan kati fantomlar istenilen derinligi
olusturabilmek i¢in farkli sayilarda , 1 mm, 2 mm, 5 mm, 10 mm kalinliklarinda,
40x40 cm?2 boyutlarindadir. Yogunlugu 1.045gr/cm3, elektron yogunlugu 3.43x1023
e/cm3 ‘tiir (45)

Resim 3.5 PTW RW3 Kat1 Su Fantomu
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3.1.6 PTW 30013 FARMER Tipi 0.6 cc iyon Odas

30013 Farmer iyon odasi (Resim 3.6) radyasyon tedavisinde foton ve elektron

dozimetrisi i¢in mutlak doz ol¢iimlerinde kullanilan standart iyon odalarindandir. Su

fantomunda da kullanilabilecek sekilde su gecirmez oda tasarimina sahiptir (46).

Iyon odasmin teknik 6zellikleri asagida Tablo 3.1 de belirtilmistir.

Duvar Malzemesi

Total duvar alam yogunlugu

Detektoriin duyarh hacimi

Orta elektrot

Iyon toplama siiresi
Oda voltaji

Radyasyon ol¢iim arahg

Polarite etkisi
Kayip akim
Detektor icin ideal kosullar

Sicakhik
Basing

Nem

0,335 mm PMMA
1,19 g/cm3

0.09 mm grafit

1,85 g/cm?

56,5 mg/cm2
Yaricap 3,05 mm
Uzunluk 23,0 mm
Aliiminyum

Cap 1,1 mm

140 ps

+100-400 V

30 keV- 50 MV foton
10-45 MeV elektron
5x5 cm? - 40x40 cm?
< %0.5

<4fA

10-40 °C

700-1060 mmHg
10-80%

Tablo 3.1 PTW 30013 Farmer tipi 0.6cc iyon odas1 teknik 6zellikleri
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Resim 3.6 PTW 30013 Farmer tipi 0.6cc iyon odasi

3.1.7 PTW Unidos Webline Elektrometre

Unidos webline (Resim 3.7) elektrometre yiiksek hassasiyette dlciim yapabilen,
modern ag Ozellikleriyle kombine edilmis, ikincil standart referans bir
elektrometredir. Tedavi edici ve tanisal amacl kullanilan radyasyon Ol¢limiinde
genis kullanim alan1 vardir. Toplam dozu veya yiikii, doz hizin1 veya akimi ayn1 anda
Olcebilir. Elektrometreye iyon odalar1 ve kati hal dedektorleri baglanabilir.
Olusturulan iyon odasi kiitliphanesiyle birlikte tiim faktorler elektrometrenin hafizasina
girilmistir. Doz ve doz hiz1 degerlerini Gy, Sv, R, Gy/dk, Sv/saat, R/dk cinsinden
okuyabilir. Yiik ve akimin elektriksel degerlerini C veya A cinsinden gosterebilir.
Yiik tizerinden dl¢tim araligi 2 pC - 9C, akim ¢oziiniirliigi 1 fA dir.100 Sl¢lim degerini
hafizada bir liste halinde tutabilir. Ortalama deger ve bagil standart sapmay1 6l¢lim

ekraninda gosterebilir (47).
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Resim 3.7 PTW Unidos Webline Elektrometre
3.1.8 Bolus

Bolus (Resim 3.8), hastanin irregiilar konturunun 1sin demetine gore diiz bir
yiizey normali saglamak i¢in cilt yiizeyine dogrudan yerlestirilen doku esdegeri bir
malzemedir. Bolusun bu sekildeli kullanimi, cilt yiizeyi iizerinde yeterli doz
olusumunu saglamak amaciyla yeterli kalinliktaki bir bolus katmaninin kullanima ile

ayr1 tutulmalidir. Bu tarz boluslara build-up bolus denilmektedir (22).

Resim 4 1 cm kalinliktaki bolus
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Tez calismasinda kullanilan bolus katmani kalinligi 1 cm dir. Kullanim amaci
ise rahat kesilebilir olmasi ve bdylece dl¢limde kullanicak KM vyi yerlestirebilicek
alan olusturulabilmesidir. Resim 3.9°de gosterildigi gibi Bolus 10x10 ¢m? lik bir alan
olusturacak sekilde kesilmistir. Ayrica doku esdegeri bir malzeme oldugundan dolay:

ortam homojenligini bozmamaktadir.

Resim 3.9 Ortast 10x10 sekilde kesilmis 1 cm kalinligindaki bolus
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3.1.9 Urografin Radyoopak Kontrast Maddesi
Kalitatif ve Kantitatif Bilesim

e infiizyon icin 1 mL 30% sulu ¢dzeltisi 0,04 g sodyum amidotrizoat ve 0,26 g
Meglumin amidotrizoat icermektedir.
e 1 ml Urografin % 76 sulu ¢ozeltisi 0.1 g Sodyum amidotrizoat - ve 0.66 g

Meglumin amidotrizoat (-diatrizoat) igerir.

Yardimci1 maddeler (1ml'de)
0.10 mg Sodyum kalsiyum edetat
656.60 mg Enjeksiyona uygun su

Endikasyonlar

e Intravendz ve retrograd iirografi

e Ayrica tiim anjiyografik tetkikler ve artrografi dahil olmak {izere intraoperatif
kolanjiyografi, endoskopik retrograd kolanjiyo pankreatikografi (ERCP),
styalografi, fistulografi, histerosalpingografi, ve diger muayene yontemleri

i¢cin de uygundur.

Urografin % 76, miyelografi, ventrikiilografi ya da sisternografi'de olas1 ndrotoksik

yan etkilerden dolay1 kullanilmaz (48).

37



3.2 Yontem

3.2.1 Eclipse’de planlarin yapilmasi

Calismada hedef hacimleri 214 cm? ile 1008 cm?® (ortalama 558,70 cm?) arasinda
degisen 20 kiiciik hiicre dis1 akciger kanserli hasta ve hedef hacimleri 493,82 cm? ile
1103,75 cm?® (ortalama 825,24 cm3) arasinda degisen 20 bas-boyun kanserli hasta
dahil edilmistir. The international Commission on Radiation Unitsand Measurements
(ICRU) tarafindan yayinlanmis olan 62 no lu (49) rapora gore GTV (gros timor
hacmi), ITV (internal hedef hacim), PTV (planlanan hedef hacmi) gibi hedef yapilar
radyasyon onkologlari tarafindan c¢izilmistir. Her iki hasta grubunada Eclipse tedavi
planlama sisteminde 6 MV foton enerjisi kullanilarak giinliik 200 cGy’den toplam
6000 cGy (30 fraksiyon) olacak sekilde voliimetrik art tedavi (VMAT) teknigi
kullanilarak hastalarin KM 1i BT ve KM siz BT sine olmak iizere her hasaya ikiser
adet plan yapilmistir.

3.2.2 Vmat optimizasyon ve plan parametreleri

Resim 3.10 Optimizasyon parametreleri
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Optimizasyonda kullanilan parametreler Resim 3.10 da oldugu gibidir. Tablo

3.1 de optimizasyon ve plan parametreleri daha ayrintili olarak anlatilmistir.

Alan sayis1

Optimizasyon Algoritmasi
Hesaplama Algoritmasi

Doz

Normalizasyon

PTYV Kkriterleri

RING (Halka)

Otomatik Normal doku Kriteri
Rezoliisyon

Ara doz hesabi

ARK 1 (Tam ark) 10° kolimatdr agist
ARK 2 (Tam ark) 350° kolimatdr agist
PO 13.6 (Photon Optimizer)

AAA 13.6 ( Anizotropik Analitik Algoritmast)

Fraksiyon Sayisi 30
Fraksiyon Dozu 200 cGy
Dozun 95% 1 PTV nin 95% ni kapsasin

Ust limit 6100 cGy  Oncelik: 150
Alt limit 6000 cGy  Oncelik: 150
Ust limit 4750 cGy  Oncelik: 75
I¢ duvar yarigapi -0.5 cm (PTV den)
Dis duvar yarigapi +2.0 cm (PTV den)
ACIK Oncelik: 100
Normal (2.5 mm)

Akciger Planlari ACIK
Bag-boyun Planlari KAPALI

Tablo 3.2 Plan ve optimizasyon parametreleri

Toplam 40 hasta icin VMAT planlari ilk 6nce KM siz BT iizerine yapildi. Daha

sonra ayni planlama kopyalanip KM 1i BT {izerine yapistirildi ve ayni optimizasyon

parametreleri ile optimizasyon ve hesaplama yapildi. Boylece tek degiskenin KM

olmas1 saglanmistir.

Planlamalarin karsilastirilmasinda MU, maksimum doz, KI ve HI degerleri

kullanilmustir.
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3.2.3 Kati1 fantom ile yapilan olciimler

Olgiim diizenegi Sekil 3.2 deki gibi kurulmustur. Olgiim &ncesinde cihazin
mekanik ve dozimetrik kontrolleri yapilmistir. Mekanik kontrol olarak, kolimator ve
gantri donlisti gosterdigi degerler, optik mesafe gdstergesinin agiya olan bagimliligi,
esmerkez ve lazer kontrolii, alan boyutu gostergesi kontrolii ve 1sikli 15l alan

kontrolii yapilmustir.

Dozimetrik olarak cihaz kaynak cilt mesafesi (KCM) 100 cm de 10x10 cm? alan
boyutunda maksimum doz deriniliginde (dmaks) 1 monitor unit (MU)=1 cGy olacak

sekilde kalibre edilmistir.

Olgiim boyunca +400 Volt gerilimde ¢alistirilan PTW 30013 Farmer tipi 0.6cc
iyon odas1 kullanilmistir. Iyon odas1 Sekil 3.2 de gosterildigi gibi 5 cm derinlikteki

bir noktaya yerlestirilmis ve tiim 6l¢timler burada alinmustir.

100cm

10x10 cm?jAlan 1 cm Bolus

©

Sekil 3.2 Kat1 fantom 6l¢iim diizenegi
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Olgiimde enerji ile KM arasindaki iliskiyi gérmek i¢in 6 MV ile 18 MV foton
enerjileri, alan boyutu ile KM arasindaki iligkiyi gérmek icin ise 5x5 cm?, 10x10
cm?, 15x15 cm? ve 20x20 cm? alan boyutlar1 kullanilmistir. Tiim 6lciimler icin doz

hizi: 600, MU: 100 segildi.

KM viiciida belirli bir oranda verildiginden hi¢bir zaman damarlarda saf (%100
oranda) bulunmamaktadir. Bundan dolay1 Resim 3.9 da gosterilen ortast 10x10 cm?
boyutunda kesilmis 1 cm’lik bolus ile Sekil 3.2 deki 10x10 cm? lik alan Oncelikle
bosken yani sadece hava varken bir 6l¢iim alindi, daha sonra igerisine 100 ml saf su
konularak bir 6l¢gtim alindi. Bundan sonra sirastyla 20%, 40%, 60%, 80% ve 100%

oranlarda 100 ml’lik sulu KM c¢oézeltileri koyuldu ve 6l¢iim yapildi.

3.2.4 BT si cekilen olciim diizenegine Eclipse de yapilan planlar

Sekil 3.2 de gosterilen dlglim diizeneginin BT si ¢ekildi (Resim 3.11) ve bu BT

izerinde yapilan Ol¢liimiin aynist (Resim 3.12) simiile edildi ve bdylece tedavi

planlama sistemi ile 6l¢iim arasindaki iliskinin incelenmesi amaglandi.

Resim 5 20% lik KM ¢ozeltisi ile ¢ekilen kat1 fantom BT si
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um

Field ¥ il ) Field ¥ 1 2 Calculated Ref. D
Wedge {cm] [em] =] {em] =il {em % [emi] ¥ [cm] Z [em] [SCSHE; MU =Gy
Norne 150 | | 15.0 | ' -z.32| -2116| z8.82 1w000| 100 1041
Mone 100 ) F5.0 100 F5.0 /5. -z32| -2116| z8.82 1w000| 100 1015
None 5.0 ¥ : 5.0 : -z.32| -2116| z8.82 1000] 100 35.3
None 200 : 200 : ] -z32| -2116| z8.82 1000| 100 1058

Resim 6 Eclipse de 20% lik KM ¢ozeltisi BT sinde dl¢iimiin simiile edilmesi

Bunun yaninda KM nin dozimetrik etkisinin alan sayisi ile iligkisini incelemek
amaciyla 4 cm capinda bir hedef cizildi ve bu hedefe 6 MV foton enerjisi ile
fraksyion basina 200 cGy doza gore asagida belirtildigi gibi ¢esitli planlamalar
yapildi.

o Gantri 0° de bir alanli Resim 3.13

o Gantri 0° ve 180° de iki alanli Resim 3.14

o Gantri 0°,90° ve 270° de ii¢ alanli Resim 3.15

o Gantri 0°,180°, 90° ve 270° de dort alanli Resim 3.16

o Son olarak bir tam ark ile yapilan VMAT plan1 Resim 3.17 te ki gibi yapildi.
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Planlamalarda alan agirliklar esit verilerek AAA 13.6 algoritmasit kullanilmistir.

Normalizasyon degeri PTV nin 95% 1 verilen dozun 95% ini kapsayacak sekilde

verilmistir ve MU degerlerine gore karsilastirma yapilmistir.

«l))(ln

. 1 | x n —— 0
FeldD | Technique Machine/Energy ot Field Weight Toeal deql deo . I [ ol I fom) | ) o ] M
G1_ | STATICA | RapdArcSnanii-ex | stabc 1000|Varan i 00 00 00| None 61| +a1| +30 62| 31| 31| 230 as7l ae0n sa0| 125|138

Resim 3.13 Kati fantom planlama: Gantri 0° ( 20% lik KM ¢ozeltisi)

Tehniaue Machine/Energy

STATICY | RapidArcSNAL11 - 6X
STATICL | RapidArcSNALLI - 6X

Resim 3.14 Kati fantom planlama: Gantri 0° ve 180° (20% lik KM c¢ozeltisi)
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«ilc®

11 - 6
SNAL11 - 6X
idArcSNALL1 - 6X

1 901
1 e 23 517 2901 850 729
1 0 5 2001 851 56| 735

Resim 3.15 Kati fantom planlama: Gantri 0°, 90° ve 270° (20% lik KM cozeltisi)

Resim 3.16 Kati fantom planlama: Gantri 0°,180°, 90° ve 270° (20% lik KM ¢ozelti)
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Resim 3.17 Kat1 fantom planlama: Bir tam ark VMAT (20% lik KM c¢ozeltisi)

3.2.5 Gama analizi ve kullanilan parametreler

KM 1i (Resim 3.18) ve KM siz (Resim 3.19) yapilan planlamalardaki doz
dagilimlart PTW Verisoft 4.1 yazilimi ile analiz edilmistir. Analiz hedef hacim
tizerindeki doz dagilimma gore yapildigindan, doz dagilimindaki 85% in altindaki
izodoz bolgeleri analiz dis1 birakilmistir. Analiz icin elde edilen doz dagilimlar

koronal kesitlerden alinmistir. Gama analizinde DMU ve DF kriterleri su sekilde

secilmistir;

o DMU: 1%
o DMU: 2%
o DMU: 3%
o DMU: 4%
o DMU: 5%

Yukaridaki parametreler 40 hasta i¢in yapilan 80 plana uygulanmustir.

Ve

Ve

ve

ve

Ve

DF: 1% (Resim 3.20)
DF: 2% (Resim 3.21)
DF: 3% (Resim 3.22)
DF: 4% (Resim 3.23)
DF: 5% (Resim 3.24)



Dasseblap I0: LUNGO] o DosaMap: 10 LUNGO!

mm
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: " mm

Resim 3.24 DMU:5%, DF:5%



3.2.6 istatistik

Ol¢iim ve hesaplama sonucu elde edilen verilen istatiksel analizi SPSS v23
yazilimi ile yapilmistir. Verilerin dagilimina goére uygulanmasi gereken testin
Paired-Samples T test olmasma karar verilmistir. Testin verdigi p degeri ile

asagidaki tabloya gore anlamlilik derecesi belirlenmektedir.

Anlamli Degil p>0.05
*Anlamli p<0.05
**Anlaml p<0.01
*#%k Anlamh p<0.001

Tablo 3.3 Istatiksel anlamlilik derecesi
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4. BULGULAR

4.1 Akciger planlarindan elde edilen bulgular

Tablo 4.1 ve Tablo 4.3 KM li ve KM siz akciger planlarindan elde edilen MU,

Dmaks, HI ve KI degerlerini gostermektedir. Tablo 4.2 ve Tablo 4.4 de bu degerlerin

bazi istatiksel bilgileri verilmektedir. Tablo 4.5 de ise Paired-samples T testi

sonuclart verilmistir. Planlarin gama analizi sonuglar1 Tablo 4.6 da, buna iliskin

grafik ise Sekil 4.1 de gdsterilmistir.

KM li Planlar
Hasta No  Monitor Unit HI KI Dmaks (%)
1 502,00 0,09 0,87 108,50
2 443,00 0,06 0,92 104,50
3 441,00 0,06 0,91 104,70
4 443,00 0,06 0,90 106,80
5 401,00 0,07 0,90 107,80
6 470,00 0,06 0,91 106,30
7 429,00 0,07 0,91 105,30
8 463,00 0,05 0,90 103,00
9 500,00 0,04 0,91 101,60
10 456,00 0,05 0,87 105,70
11 553,00 0,04 0,92 101,90
12 450,00 0,08 0,86 107,90
13 512,00 0,05 0,91 102,80
14 408,00 0,09 0,90 109,80
15 543,00 0,04 0,92 101,20
16 457,00 0,05 0,90 109,30
17 504,00 0,05 0,91 106,20
18 474,00 0,06 0,91 105,10
19 468,00 0,06 0,93 103,90
20 390,00 0,07 0,89 108,40

Tablo 4.1 KM varliginda yapilan akciger planlarindan elde edilen MU, HI, KI ve

Dmaks degerleri
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Ortalama Standart sapma Ortanca  Minimum Maximum

MU 465,350 43,799 460,000 390,000 553,000

HI 0,059 0,016 0,058 0,035 0,090

KI 0,902 0,017 0,907 0,865 0,933

Dmaks 105,535 2,604 105,500 101,200 109,800

Tablo 4.2 KM 1i akciger planlarina iligkin istatiskel bilgiler
KM siz Planlar

Hasta No  Monitor Unit HI KI Dmaks (%)
1 492,00 0,09 0,86 109,50
2 444,00 0,06 0,92 106,10
3 434,00 0,06 0,91 105,20
4 448,00 0,07 0,88 105,60
5 385,00 0,08 0,89 107,00
6 457,00 0,06 0,91 104,20
7 426,00 0,07 0,90 106,50
8 458,00 0,06 0,90 103,90
9 498,00 0,04 0,91 102,30
10 452,00 0,06 0,86 112,00
11 557,00 0,05 0,92 102,40
12 450,00 0,09 0,86 107,50
13 500,00 0,05 0,90 104,60
14 403,00 0,11 0,89 111,40
15 548,00 0,04 0,91 103,10
16 454,00 0,05 0,91 103,20
17 523,00 0,05 0,91 106,00
18 474,00 0,07 0,91 107,40
19 468,00 0,06 0,93 104,30
20 395,00 0,07 0,89 108,90

Tablo 4.3 KM siz yapilan akciger planlarindan elde edilen MU, HI, KI ve Dmaks

degerleri

Ortalama Standart sapma Ortanca  Minimum Maximum
MU 463,30 46,33 455,50 385,00 557,00
HI 0,06 0,02 0,06 0,04 0,11
KI 0,90 0,02 0,91 0,86 0,93
Dmaks 106,06 2,79 105,80 102,30 112,00

Tablo 4.4 KM siz akciger planlarina iligkin istatiskel bilgiler
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Paired-samples T test

t mean sd p Anlamhlilik derecesi Yiizde fark
MU 1,166 2,050 7,864 0,258 anlamli degil 0,44%
HI -3,327  -0,005 0,006 0,004 ok -1,04%
KI 2,629 0,004 0,007 0,017 * 0,23%
Dmaks -1,013 -0,520 2,295 0,324 anlamh degil -0,49%

Tablo 4.5 Akciger hastlar1 icin KM i planlarin KM siz planlar ile karsilastirilmasi

Gamma Analizi Sonuclar: (%)

HastaNo DMU:1% DMU:2% DMU:3% DMU:4% DMU: 5%

DF: 1% DF: 2% DF: 3% DF: 4% DF: 5%

1 77,60 93,30 98,90 99,90 100,00
2 79,10 95,40 99,30 99,90 100,00
3 78,30 95,30 99,50 99,90 100,00
4 72,80 90,40 96,90 99,30 99,90
5 74,70 92,50 99,00 100,00 100,00
6 80,40 96,70 99,90 100,00 100,00
7 80,00 94,40 98,60 99,98 100,00
8 80,10 97,50 99,90 100,00 100,00
9 90,50 99,60 100,00 100,00 100,00
10 82,20 95,40 99,10 99,90 100,00
11 85,50 98,50 100,00 100,00 100,00
12 79,70 96,30 99,40 99,90 100,00
13 83,40 96,40 99,60 100,00 100,00
14 73,60 89,50 96,60 99,20 99,80
15 84,90 98,70 100,00 100,00 100,00
16 85,50 98,00 100,00 100,00 100,00
17 86,00 97,70 99,80 100,00 100,00
18 72,00 90,10 97,70 99,80 100,00
19 80,90 96,50 99,70 100,00 100,00
20 76,30 92,00 98,60 100,00 99,80

Tablo 4.6 Akciger planlarina yapilan gama analizi sonuglari
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4.2 Bas-boyun planlarindan elde edilen bulgular

Tablo 4.7 ve Tablo 4.9 KM li ve KM siz bas-boyun planlarindan elde edilen
MU, Dmaks, HI ve KI degerlerini gostermektedir. Tablo 4.8 ve Tablo 4.10 da bu

degerlere iliskin bazi istatiksel bilgileri verilmektedir. Tablo 4.11 da ise Paired-

samples T testi sonuclart verilmistir. Planlarin gama analizi sonuglar1 Tablo 4.12 de

buna iliskin grafik ise Sekil 4.2 de gosterilmistir

KM li Planlar
Hasta No  Monitor Unit HI KI Dmaks (%)
1 349,00 0,09 0,58 110,70
2 398,00 0,07 0,75 105,30
3 382,00 0,08 0,70 109,00
4 429,00 0,06 0,79 105,20
5 448,00 0,07 0,81 105,10
6 411,00 0,07 0,73 105,80
7 340,00 0,06 0,77 103,70
8 352,00 0,07 0,71 106,80
9 376,00 0,07 0,72 105,50
10 362,00 0,06 0,78 103,20
11 398,00 0,08 0,72 107,30
12 408,00 0,07 0,68 106,40
13 419,00 0,06 0,76 104,40
14 360,00 0,07 0,71 104,90
15 367,00 0,08 0,74 106,40
16 392,00 0,07 0,68 105,80
17 415,00 0,06 0,76 105,00
18 390,00 0,07 0,73 105,90
19 428,00 0,06 0,78 105,50
20 368,00 0,07 0,72 111,50

Tablo 5 KM varliginda yapilan bas-boyun planlarindan elde edilen MU, HI, KI ve

Dmaks degerleri

Ortalama Standart sapma Ortanca  Minimum Maximum
MU 389,600 30,149 391,000 340,000 448,000
HI 0,069 0,009 0,069 0,056 0,094
KI 0,730 0,050 0,730 0,578 0,809
Dmaks 106,170 2,101 105,650 103,200 111,500

Tablo 6 KM li bag-boyun planlarina iligkin istatiskel bilgiler
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KM siz Planlar

Hasta No  Monitor Unit HI KI Dmaks (%)
1 344,00 0,09 0,59 109,70
2 394,00 0,09 0,64 110,00
3 365,00 0,09 0,66 109,00
4 419,00 0,07 0,72 113,40
5 432,00 0,07 0,79 104,90
6 407,00 0,09 0,71 107,60
7 344,00 0,07 0,71 106,50
8 365,00 0,07 0,67 108,20
9 366,00 0,09 0,68 108,20
10 378,00 0,07 0,74 105,40
11 375,00 0,09 0,63 109,90
12 408,00 0,08 0,69 107,40
13 382,00 0,07 0,66 106,50
14 355,00 0,07 0,67 106,60
15 379,00 0,10 0,68 110,00
16 376,00 0,08 0,64 108,80
17 410,00 0,08 0,73 109,70
18 366,00 0,08 0,65 108,60
19 396,00 0,08 0,66 108,90
20 355,00 0,08 0,65 112,50

Tablo 7 KM siz yapilan bas-boyun planlarindan elde edilen MU, HI, KI ve Dmaks
degerleri

Ortalama Standart sapma Ortanca  Minimum Maximum
MU 380,800 24,933 377,000 344,000 432,000
HI 0,080 0,009 0,080 0,067 0,097
KI 0,679 0,045 0,671 0,592 0,790
Dmaks 108,590 2,128 108,700 104,900 113,400

Tablo 4.10 KM siz bas-boyun planlarina iliskin istatiskel bilgiler
Paired-samples T test

t mean sd p Anlamhlilik derecesi Yiizde fark
MU 2,779 8,800 14,163 0,012 * 2,26%
HI -6,850 -0,011 0,007 0,000 HoAx -2,29%
KI 6,555 0,053 0,036 0,000 oK 2,10%
Dmaks -5,363 -2,420 2,018 0,000 HoAE -2,28%

Tablo 4.11 Bag-boyun hastalar1 icin KM li planlarin Km siz planlar ile

karsilastirilmasi
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Gamma Analizi Sonuclari (%)

HastaNo DMU:1% DMU:2% DMU:3% DMU:4% DMU: 5%

DF: 1% DF: 2% DF: 3% DF: 4% DF: 5%

1 t 93,10 97,20 98,70 99,20
2 72,00 89,70 95,90 97,80 98,60
3 81,50 94,90 98,60 99,60 99,90
4 77,50 90,50 95,80 98,20 99,50
5 80,10 93,90 97,90 99,20 99,60
6 72,60 91,20 98,00 99,60 100,00
7 70,40 89,40 96,90 99,10 99,70
8 75,70 91,80 96,10 97,90 98,80
9 72,60 90,10 96,30 98,30 99,20
10 70,10 88,20 96,10 98,60 99,50
11 80,20 93,40 96,60 98,00 99,00
12 69,60 86,80 93,80 96,20 97,50
13 70,60 89,10 97,00 99,60 100,00
14 78,40 91,00 94,90 97,10 98,30
15 75,50 90,80 96,60 98,20 99,10
16 70,10 89,90 97,20 99,20 99,80
17 72,60 92,20 98,50 99,70 100,00
18 73,10 90,40 96,80 98,90 99,80
19 74,10 89,00 95,20 97,50 98,80
20 77,80 91,50 96,60 98,80 99,60

Tablo 4.12 Akciger planlarina yapilan gama analizi sonuglari
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Sekil 4.2 Bag-boyun planlar1 gama analizi grafigi
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4.3 Fantom olciim ve planlamalarindan elde edilen bulgular

Tablo 4.13, 4.14 ve 4.15 de fantom ile yapilan ¢alismalardan elde edilen veriler
gosterilmektedir. Bu tablolara iligskin grafikler Sekil 4.3 ile baslayip Sekil 4.10 ile

sonlanmaktadir. Tiim tablo degerleri (hava hari¢) suya normalize edilerek grafikler

olusturulmustur.
6 MV (nC) 18 MV (nC)

KM 5x5 10x10 15x15 20x20 5x5 10x10 15x15 20x20
konstanrasyonu cm? cm? cecm? cecm? em? em?  cm? cm?
Hava (0%) 14,75 15,92 16,56 16,96 16,56 17,81 18,37 18,70
Su (0%) 1428 1547 16,13 16,52 16,33 17,55 18,08 18,37
20% 14,07 1527 1592 16,33 16,19 17,43 18,00 18,32
40 % 13,63 14,86 15,52 1594 15,88 17,15 17,74 18,09
60 % 13,06 14,32 1496 15,39 1549 16,78 17,38 17,75
80% 12,40 13,64 1426 14,72 15,00 16,28 1694 17,36
100 % 11,69 12,88 13,49 13,94 1443 15,73 16,40 16,82

100 MU, derinlik: 5cm

Tablo 4.13 Fantom ile DHX cihazinda yapilan dl¢timler

6 MV (cGy) 18 MV (cGy)

KM 5x5 10x10 15x15 20x20 5x5 10x10 15x15 20x20
konstanrasyonu cm? cm? cm? cecm? em? em?  cm? cm?
Hava (0%) 84,60 90,70 94,10 96,20 91,70 98,00 101,50 104,00
Su (0%) 79,70 86,10 89,50 91,50 89,10 95,10 98,20 100,20
20% 77,80 8426 87,60 89,73 88,13 94,33 97,54 99,57
40% 76,50 83,28 86,50 88,62 87,53 93,76 97,00 99,05
60% 75,80 82,49 85,70 87,93 87,02 93,29 96,68 98,64
80% 75,00 81,89 85,00 87,34 86,59 9292 96,26 98,34
100 % 74,30 81,22 84,30 86,67 86,18 9256 9594 97,93

100 MU, derinlik: 5cm

Tablo 4.14 TPS de fantom tizerinde hesaplanan doz degerleri
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KM ON ON ON-ARKA

Konstrasyonu ON ve ve ve VMAT
ARKA  iKi YAN iKi YAN
Hava 116 108 148 135 376
Su 121 110 149 136 381
20% 125 111 151 138 381
40% 127 113 152 138 381
60% 129 114 153 140 382
80% 131 115 154 140 383
100% 132 116 155 140 384

Enerji: 6 MV, Referans nokta: 5 cm, Doz: 200 cGy, Alan: 10x10

Tablo 4.15 TPS de fantoma yapilan planlardaki MU degerleri
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99.50%
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98.50%
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97.50%
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96.50%
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%0 (SAF  20% 40% 60% 80%
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KM KONSANTRASYONU
—5x5 —10x10 —15x15 —20x20

Sekil 4.3 TPS de 18 MV enerjide KM ile yiizde doz degisimi

100%
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Sekil 4.4 TPS de 6 MV enerjide KM ile yiizde doz degisimi
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Sekil 4.5 TPS de 6 ve 18 MV enerjilerinin KM ile yiizde doz degisimi
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Sekil 4.6 Fantom 6l¢iimlerinde 6 MV enerjisinin KM ile yiizde doz degisimi
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Sekil 6.7 Fantom ol¢iimlerinde 18 MV enerjisinin KM ile yiizde doz degisimi
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Sekil 4.8 Fantom ol¢iimlerinde 6 ve 18 MV enerjilerinin KM ile yiizde doz degisimi
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5. TARTISMA VE SONUC

I.

Yapilan ¢alismada 20 akciger ve 20 bas-boyun hastalarinin kontrash ve
kontrastsiz BT goriintiilerine ayni tedavi planit yapilarak doz dagilimi
hesaplandi. S6z konusu tedavi planlar1 arasinda MU, HI, KI ve Dmaks
parametreleri “Paired-samples T” istatistik metodu kullanilarak karsilastirildi.
Ardindan tedavi planlarinda ayni koronal kesitten alinan 2-boyutlu doz
dagilimlar1 gama analizi yontemi ile karsilagtirildi. Akciger planlarinda MU
ve Dmaks degerleri arasinda anlamli fark goriilmemistir (p>0.05). HI ve KI
degerleri arasinda anlamli fark bulumustur (p<0.05). Bas-boyun planlarinda
ise MU, HI, KI ve Dmaks degerleri arasinda anlamli fark bulumustur (p<0.05).
Akciger ve bag-boyun planlari i¢in DMU: 3mm ve DF: 3% kosullar1 altinda
tim planlar gama analizinden gec¢mistir. Akciger planlari icin gama analizi
sonucu ortalama 99.13% iken bas-boyun planlarinda bu deger 96.60% olarak

bulunmustur.

Bu sonuclar, akciger hastalar1 icin elde edilen BT goriintiilerindeki KM
varliginin doz dagilimma HI ve KI agisindan anlamli farka neden oldugu
ancak bu farkin 1% icinde olmasi nedeni ile klinik Oneminin olmadigi
sonucuna varilmistir. Bas-boyun kanserli hasta planlar1 i¢in irdelenen tiim
dozimetrik parametrelerin anlamh fark gosterdigi ancak farkin 2% igerisinde
olmast nedeni ile klinikoneminin olmadig1 sonucuna varilmistir.. Bas-boyun
bolgesinde KM li ve KM siz planlarda farkin akciger bolgesine gore daha
fazla olmasinin bas-boyun bolgesinde daha yiiksek doku heterojenitesi

yaratan yapilarin bulunmasindan kaynaklandig: diisiiniilmektedir.

Fantom iizerinde yapilan dlgiimlerde 6 ve 18 MV foton enerjilerinde, farkl
alan boyutlar1 ve KM konsantrasyonlarinda iyon odasi okumalar1 alinmstir.
KM konsantrasyonu arttikca okuma degerlerinin distiigii goriilmiistiir. Bu
durum KM konstanrasyonu artisinin - doz  dagilimmi  etkiledigini
diisiindiirmektedir. Yiiksek foton enerjilerinde ise bu etkinin azaldigi

gozlemlenmistir. Bu durum foton enerjisi arttiginda KM etkisinin azaldigini
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diisiindiirmektedir. Ayni enerji ve ayni KM konsantrasyonunda iginlanan alan
biiytidiikce KM varliginin doz dagilimma etkisinin azaldigir gézlemlenmistir
(Sekil 4.8).

Fantom {izerinde yapilan Ol¢limler TPS e tasinarak doz dagilimlar
hesaplanmis ve sonuglarin dl¢tim ile uyumlu oldugu goriilmistiir ancak TPS
de KM varliginin doz dagilimina %1 daha fazla etki ettigi gdzlemlenmistir
(Sekil 4.5). KM konstantrasyonu-HU degisimine bakildiginda (Sekil 4.9) bu
durumun TPS yazilimimin heterojenite diizeltmesi yapmasindan kaynakli

oldugu diistliniilmektedir.

. TPS de fantom {izerine yapilan farkli alan sayili (1, 2, 3, 4 konformal alanh
ve VMAT) planlarda alan sayis1 arttikga KM varliginin MU sayisina etkisinin
azaldig1 goriilmektedir. Bir konformal alanli plana bakildiginda %8 e kadar

¢ikan MU artisi, VMAT planlamasinda %1 e kadar diismistiir (Sekil 4.10).

. Yapilan ¢aligma sonucunda akciger ve bas-boyun bolgesindeki KM varliginin
doz dagilimina olan etkisinin klinik tolerans icerisinde kaldig1 goriilmiis,
dolayis1 ile KM iceren BT goriintiileri iizerinde tedavi plani yapilabilecegi
sonucuna varilmistir. Akciger bolgesinde Lees ve ark.(14), Xiao ve ark. (50),
Shi ve ark. (51), Kimlin ve ark.(52), bas-boyun bolgesinde Choi ve ark. (15),

Létourneau ve ark(53)., Liauw ve ark. (21) benzer sonuglara ulasmislardir.

Ayrica alan sayisi arttifinda KM etksinin doz dagilimina olan etkisinin
azaldig1 sonucuna ulagilmistir. Benzer sekilde Ramm ve ark. da bu sonuca
ulagsmistir. Bu nedenle KM kullanilan BT goriintiileri lizerine yapilan tedavi

planlarinda VMAT teknigi kullanilmasi tavsiye edilmektedir.

Son olarak, ¢alismamizin sonuglar1 diisiik enerjili foton ve kiiciik alanlarda
KM etkisinin yiiksek enerjili foton ve biiylik alanlara gore daha fazla
oldugunu gostermesi nedeni ile bu Ozellikteki tedaviler olan stereotaktik
tedavi planlamalarinda KM etkisinin klinik olarak o6nemli olabilecegi

sonucuna varilmistir. Her ne kadar stereotaktik tedavi planlamalarinda

66



kontrast kullanim1 konvansiyonel tedavilere gore goreceli olarak sik olmasa

da, bu konuda ¢alisma yapilmasinin yararli olacagi diisiiniilmektedir.
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