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OZET

IKi BOYUTLU VE UC BOYUTLU GORUNTULEME TEKNIiKLERI
KULLANILARAK PLANLANAN HEDEF OLUSTURMA GEOMETRIK
SINIRLARININ (MARJ) iISTATISTIKSEL HESAPLANMASI

Rumeysa GEYIiK
Yiiksek Lisans Tezi, Fizik Anabilim Dah
Dr. Ogr. Uyesi Serafettin YALTKAYA (Danisman)
Ekim 2018; 55 sayfa

(Calismada, Bas-Boyun kanseri hastalarinin radyasyon tedavisinde X-isinlariyla iki
boyutlu (2B) ve ii¢ boyutlu (3B) Konik Huzmeli Bilgisayarli Tomografi (CBCT)
goriintiileri ile belirlenen set-up (kurulum) hatalarinin tespiti ve karsilastirilmasi
yapilmistir. Karsilagtirma sonuglariyla Planlanan Hedef Hacim (PTV) olusturma
marjlarinin yeterliligi istatistiksel olarak arastirilmasi amac¢lanmistir.

Bu calismada bas-boyun kanseri hastalarinin Hacimsel Yogunluk Ayarli Ayarl
Ark Terapi (VMAT) planlamalari i¢in kV enerji mertebesinde 2B ve 3B-CBCT ile
belirlenen set-up hatalar1 karsilastirildi. Bunun i¢in on bas-boyun kanseri hastasinin
Gortintii Esliginde Radyasyon Tedavisi (IGRT) siireglerinde elde edilen kV enerji
seviyesindeki iki boyutlu ve ii¢ boyutlu CBCT goriintiileri incelendi. Tim VMAT
tedavileri Elekta Versa HD Lineer Hizlandirici cihazinda uygulandi. Lineer hizlandiriciya
monte edilen X- 15101 tlipli ve detektdrden olusan goriintiileme sistemi kullanilarak 2B ve
3B’de hastanin tomografik goriintiileri kullanildi. AP (x), RL (y) ve SI (z)
koordinatlarindaki set-up hatalar1 belirlenerek, tedavi sirasinda cevrim i¢i diizeltme
protokolii uygulanarak bulunmus olan x, y, z koordinatlarindaki set-up hatalar1 ayr1 ayr1
incelendi. Goriintiilemelerle yapilan eslestirmelerden elde edilen tedavi masas1 kaydirma
degerleri kullanilarak PTV marjlar1 tiim hastalarda hesaplanmistir. Hesaplanan marjlar
her iki goriintiileme yonteminde 2,8-3,8 mm arasinda bulundu.

On bag-boyun hastasi i¢in iki boyutlu ve ii¢ boyutlu goriintiileri kullanarak CTV’
ye verilmesi gereken PTV marj degeri RL (sag-sol), SI (Superior- inferior ) ve AP
(Anterior- Posterior) yonlerinde 0,5 cm’nin altinda bulunmus olup klinikte verilen
marjlarin yeterli oldugu sonucuna ulasilmistir. Ancak toplam tedavi siirecinde
goriintiileme tekrarinin protokolii, kV-kV veya kV-CBCT goriintiileme islemleri
nedeniyle hastaya verilen ek radyasyon dozun degerlendirilmesi g6z Oniinde
bulundurulmalidir.

ANAHTAR KELIMELER: Bas-Boyun kanseri, iki ve ii¢ boyutlu goriintiileme,
Konik Huzmeli Bilgisayarli Tomografi, Lineer hizlandirici, PTV marji.
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ABSTRACT

STATISTICAL CALCULATION OF TARGET CREATION GEOMETRIC
LIMITS (MARJ) PLANNED BY USING TWO-DIMENSIONAL AND THREE-
DIMENSIONAL IMAGING TECHNIQUES

Rumeysa GEYiK
MSc Thesis in Physics
Supervisor: Assistant Professor Serafettin YALTKAYA
October 2018; 55 pages

In the study, the determination and comparison of set-up errors by twodimensional
(2D) and three-dimensional (3D) Conic Beam Computed Tomography (CBCT) images
in the X-rays treatment of head and neck cancer patients were performed. It is aimed to
statistically investigate the adequacy of the Planned Target Volume (PTV) margin by
comparing with results.

In this study, the defined set-up errors by 2D and 3D-CBCT at kV energy level
were compared for VMAT treatment of head and neck cancer patients. For this purpose,
the acquisition of 2D and 3D-CBCT images of the kV energy level in the radiation treat
ment (IGRT) processes for ten head and neck cancer patients were performed and exami
ned. All VMAT treatments were done at Elekta Versa HD Linear Accelerator device. The
2D and 3D images of the patient were used by imaging system consisting of the X-ray
tube and detector that mounted on the linear accelerator. Set-up errors in AP (x), RL (y)
and SI (z) directions were separately determined according to x, y and z coordinate system
by online correction protocol during the treatment. PTV margins were calculated for all
patients using the treatment table shift values obtained from the matches with the images.
Calculated margins were found to be 2.8-3.8 mm from both imaging methods.

PTV margin value to be given to CTV using two-dimensional and threedimen
sional images for ten head and neck patients was found to be less than 0.5 cm in RL (right-
left), SI (Superior-inferior) and AP (Anterior-Posterior) directions and it is concluded that
the margins given in the clinic are sufficient. However, during the total treatment process,
the evaluation of the imaging radiation, the evaluation of the addi -tional radiation dose
given to the patient due to kV-kV or kV-CBCT imaging procedure should be considered.

KEYWORDS: Head and neck cancer, Two- and three-dimensional imaging, cone beam
Computed Tomography, Linear accelerator, PTV margin.
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AKADEMIK BEYAN

Yiiksek Lisans Tezi olarak sundugum “iki boyutlu ve ii¢ boyutlu gériintiileme
teknikleri kullanilarak planlanan hedef olusturma geometrik sinirlarinin(marj)
istatistiksel hesaplanmasi” adli bu ¢alismanin, akademik kurallar ve etik degerlere uygun
olarak yazildigin belirtir, bu tez ¢alismasinda bana ait olmayan tiim bilgilerin kaynagini
gosterdigimi beyan ederim.
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: Momentum

: Maddenin atom numarasi
: Sistematik hata

: Random hata

: Sacilma acis1

AAPM: American Association of Physicists in Medicine

AP : Anterior-Posterior

2B : iki boyutlu

3B : Ug boyutlu
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BT  : Bilgisayarli tomografi

CBCT : Cone beam computer tomography

CTV : Clinical Target Volume

DRR : Digital Reconstructed Radiograph

EM : Elektromanyetik

GTV : Gross Tumor Volume

IAEA : International Atomic Energy Agency

ICRU : International Commission On Radiation Units and Measurement
ITV  :Internal Target Volum

IGRT : Image guied in radio theraphy

IV : Irradiated volume

NASA : National Aeronautics and Space Administration
PRV : Planning Organ at Risk Volum

PTV : Planning target voliime

RL  :Right-Left

SI : Superior-Inferior

TPS :Tedavi planlama sistemi
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GIRIS R. GEYIK

1. GIRIS

Radyasyon tedavisinde amagclanan, risk altindaki organlarin alacagi radyasyon
dozunun en aza indirilmesiyle birlikte hedef hacim dozunun maksimize edilmesidir (Low
2011). Bu amaca ulagsmak i¢in hedefin sinirlarin1 ve hedefin tedavi i¢in dogru yerde olup
olmadiginin saptanmasi gerekmektedir (Little 2003). Radyasyon tedavileri dncesinde
kilovolt (kV) radyografik goriintiilleme gibi iki boyutlu (2B) goriintiileme sistemleri ile
dijital olarak yeniden yapilandirilmis rontgen filmi (DRR) goriintiileri eslenerek 2B’de
tedavi merkezi dogrulamasi yapilmaktadir. Giinlimiizde modern hizlandiricilara entegre
edilen Konik Huzmeli Bilgisayarli Tomografi (CBCT) ile ii¢ boyutlu (3B) goriintiiler elde
edilmektedir. Bu 3B goriintiilerle planlama sirasinda alinan Bilgisayarli Tomografi (BT)
goriintiileri eslenerek hastanin set-up (kurulum) farkliliklar tespit edilmektedir. Tedavi
stiresince periyodik olarak alinan bu goriintiiler, 2B-2B ya da 3B-3B olarak ya kemik
yapilarin ya da hacimsel olarak hedef hacimlerin sistem tarafindan gri skalaya gore
oturtulmasi ve/veya kritik organlarin eslestirilmesi sonucu sag-sol (RL), superior-inferior
(SI) ve anterior-posterior (AP) yonlerindeki set-up (kurulum) farkliliklar
belirlenmektedir (Kang 2010).

Gelistirilen Goriintii Esliginde Radyasyon tedavisi (IGRT); radyasyon tedavi
yontemlerinin ve tedavi alanlarinin dogrulanmasini saglayan bir teknik olarak
kullanilmaktadir (Goyal 2014). IGRT, radyasyon tedavilerinin optimizasyonu, tedavi
sirasindaki normal dokularin aldigi dozu en diisiik seviyede tutmak ve geometrik
dogruluk degerlendirilmesini saglamaktadir.

Bilgisayarli Tomografi ¢cekimi dncesinde yapilan isaretlemeler merkez alinarak,
tedavi edilecek hedefin bulundugu bolgeye koordinat sisteminde yapilan kaydirmalar ile
ulagilir ve bu islem Set-up olarak adlandirilmaktadir. Set-up hatalarindan kaynakli doz
kayiplarim1  engellemek icin hedef hacme marjlar verilerek yeni hacimler
olusturulmaktadir. Radyasyon tedavisi alanlari, hedef hacme belirli bir marjla ¢izilen
bolgeyi tarif edecek sekilde belirlenmektedir. Hedef hacme verilen bu marjlarin
biiyiikliigii tedavi belirsizliklerine bagli olup, miimkiin oldugunca kii¢iik olmaktadir (inal
2016). Bu marjlar Uluslararas1 Radyolojik Birimler ve Olgiimler Komisyonu'nun (ICRU)
50 ve 62 numarali raporlarinda belirlenmis ve sematik olarak sekil 1'de gdsterilmektedir.
Bu marjlar1 tanimlamaktaki amag; dozimetrik ve mekanik belirsizlikleri ayrica
goriintiileme ve tedavi iiniteleri arasindaki uyumsuzluklardan ¢ikabilecek sorunlari en aza
indirmektir (ICRU 1999). Belirlenen hacim kavramlari, tiimor hacmi (GTV), klinik hedef
hacim (CTV), planlanan hedef hacim (PTV), tedavi hacmi (TV), 1sinlanan hacim (IV)
gibi kavramlardir (Tuncgel 2002).

Radyasyon tedavisi siirecinde geometrik belirsizliklerin 6nemli bir kaynagi, hasta
yerlestirme sirasindaki set-up (kurulum) hatalar1 olmaktadir. Bu hatalar, sistematik
hatalara (ayn1 yonde ve biiyiikliikte meydana gelen tekrarlanabilir tutarli hatalar) ve
rastgele hatalara (yon ve biiylikliik bakimindan farklilik gosterir) ayrilmaktadir. Rastgele
hatalar doz dagilimimi bulanik hale getirirken, sistematik hatalar kiimiilatif doz
dagiliminin kaymasina neden olmaktadir. Bu hatalar genel tedavi basarisinda 6nemli bir
rol oynadigindan, radyasyon tedavisi sirasinda bu hatalar1 en aza indirgemek ve kalan
geometrik belirsizlikleri telafi etmek i¢cin CTV ¢evresinde emniyet marjlarini (sinirlari)
uygulamak temel 6neme sahip olmaktadir (Mesias 2016). Bu nedenle risk altindaki
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organlarda beklenmedik yiiksek dozlar1 6nlemek i¢in PTV hacmi belirlenmekte ve risk
altindaki organ hacmine gore doz degisimleri yapmak gerekmektedir.

Tedavi sirasinda bu etkenlerden dolay risk altindaki organlar ve hedef hacmi
hareket etmektedir. Dolayisiyla bu geometrik degisimin etkisiyle degisen alan boyutlarina
bagl olarak izodoz dagilimlar1 da farklilik gostermektedir. Yapilan ¢aligmalara baglh
olarak, set-up hatalarin1 gidermek icin belirlenen bu marjlari tanimlamanin bir¢ok yolu
oldugu goriilmektedir.

Radyasyon tedavi prosediirleri yiiksek dogruluk hedeflemektedir. Bununla
birlikte, radyasyon tedavilerinin hazirlanmast ve uygulanmasi sirasinda dogrulugu
sinirlayan bir¢ok hata kaynagi bulunmaktadir. Tedavi sirasinda en 6nemli hatalar, set-up
hatalari, organ hareketi ve zamana bagli degisimler neden olur. Tedavi planlama
sistemlerinde (TPS) planlanan dozun neredeyse tiim tedavilerde hedefe ulagtigindan emin
olmak i¢in bir giivenlik siir1 gerekmektedir. Hedef hacimde sogurulan radyasyon
dozunun %95’inin tanimlanan radyasyon dozunun %95’ini almasi, risk altindaki
organlarin tanimlanan tolerans dozlarin1i agsmamasi kabul edilebilmektedir (ICRU 1999).
Bu sinirlara iligkin yapilan bazi ¢aligmalar da hedef hacme verilen radyasyon dozunda
%7 ile %10 arasinda olan farkliligin, hedef hacim kontroliinde belirgin bir degisime
neden olabilecegini gostermektedir (Mesias 2016).

Bu tez ¢alismasinda bas-boyun hastalarinin Hacimsel Modiilasyonlu Ark Tedavi
(VMAT) teknigi kullanilarak iki boyutlu kV ve ii¢ boyutlu CBCT goriintiileri yardimiyla,
PTV marjlarinin istatistiksel analizinin yapilmasin1 kapsamaktadir. Bu sonuglar
kullanilarak set-up farkliliklarinin doz dagilimina etkisi ve PTV marjlarinin yeterliligi
istatistiksel olarak degerlendirildi.



KAYNAK TARAMASI R. GEYIiK

2. KAYNAK TARAMASI
2.1. Elektromanyetik Radyasyon

Elektromanyetik (EM) dalga veya pargacik seklindeki enerji yayilimina ya da
aktarimina radyasyon adi verilmektedir. Alfa, beta ve gama gibi i1smlar sacarak
parcalanma yasayan maddeye radyoaktif madde denir. Pargalanma sonucu yayilan alfa,
beta ve gama gibi 1s1nlara ise radyasyon ad1 verilmektedir.

X ve gamma 1smlari, radyo dalgalari, mor oOtesi 1sinlart elektromanyetik
radyasyonlardan olugsmaktadir. Bu radyasyonlar foton denilen enerji paketlerini
icermektedir ve 151k hizinda hizlari ile dalga boyu ve frekanslar farklilik gostermektedir.
Her bir fotonun tasidigi enerji E= hv’dir. Burada; E= enerji (eV), h= Planck sabiti
(6,627x1073* joule/saniye), v= frekans olarak belirtilmektedir (Tanir vd. 2013).
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Sekil 2.1. Elektromanyetik spektrum (NASA 2015)

Sekil 2.1’de EM spektrum verilmektedir. EM spektrumda X-1s1n1 ile kizil Gtesi
151k boliimii arasinda kalan 1ginlar ise atom yoriingesinden kaynakli radyasyona 6rnek
gosterilebilmektedir. Bu spektrum {izerindeki X ve y-isinlari, iyonlastirici radyasyon
etkisine sahipken, spektrum tlizerindeki diger dalgalar iyonlagma etkisinden uzak zayif
enerjiye sahip radyasyon etkisi yaratmaktadirlar.

Iyonlastirici etkisinin yani sira iyonlastirici etkisi olmayan radyasyon olarak ikiye
ayrilmaktadir. Madde ile etkilesimine gore radyasyonu iki sinifa ayirmak miimkiindiir.
Iyonlastiric1 etkiye sahip radyasyon, maddeyi direkt ya da endirekt olarak iyonize
etmektedir ve yiiklii pargaciklar1 temsil etmektedir. Iyonize etkiye sahip olmayan
radyasyon is maddeyi iyonize etmez ve yiiksiiz par¢aciklarin maruz kaldig: etkilesimleri
temsil etmektedir (IAEA 2000).
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2.2. Eletromanyetik Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

Elektromanyetik radyasyon maddenin atomlar1 tesir kesiti, etkilesim olasilig1 veya
foton enerjisi ve maddenin atom numarasi1 Z’ ye baghdir.

Madde igerisinden gectiginde foton, atom ¢ekirdegi ile ve ya yoriingedeki elektron
ile etkilesime girmektedir. Durgun kiitleye sahip olmayan fotonlar her zaman 151k hiz1 ile
hareket etmekte ve bir dalga olmasina karsin pargacik gibi davranarak etkilesime
girmektedir. Fotonlarin enerjileri hv olarak hesaplanirken fotonlarin momentum degerleri
ise h/A hesaplanir ve enerjileri momentum cinsinde E = pc seklinde ifade edilmektedir.

X 1sinlart ve y 1smlarinin madde ile etkilesmeleri sonucu ii¢ mekanizma ile enerji
kaybina ugrayarak enerjileri sogurulmaktadir. Sekil 2.2°de bu ii¢ durum gosterilmektedir.
Bu mekanizmalardan birisi atomun bagli oldugu elektronlariyla etkilesme (fotoelektrik
olay), digeri atomda zayif bag ile baglanmig elektronlarla etkilesme (compton olay1), bir
digeri ise pozitif/negatif elektron ¢iftleri meydana getirme yoluyla enerji transferidir (¢ift
olugsum olay1).

Fotoelektrik etki Cift olusum

Atom Numaras:

Compton Etkisi

30

2 F

10 }

0 | lfllhl I i 1111 i | Iu.u i -

0.01 0.05 0.1 0.5 | 5 10 50 100

Foton enerijisi {MeV)

Sekil 2.2. Elektromanyetik radyasyonun madde ile ii¢ temel etkilesimlerine ait bolgelerin
foton enerjisi ve atom numarasina bagli gosterimi(IAEA 2000)

2.2.1. Fotoelektrik olay

10 KeV ve 500 KeV arasindaki diisiik enerjilere sahip olan foton i¢in 6nemi biiyiik
olan bir kayip mekanizmasidir (Giiler vd. 1994). 1905 yilinda Einstein tarafindan ortaya
atilan teoriye gore, v frekansina sahip foton hv enerjisi ile metal bir yiizeye ¢arparak (eger
ki hv yeterli bir enerjide ise) fotonun ¢arptig1 metal yiizeyden bir elektron kopmaktadir.
Bu olayda fotonun anlik sekilde tek bir elektrona transfer ettigi enerji, eger metalin is
fonksiyonundan yiiksek ise elektronun kopmasini saglar. Eger enerji ¢ok diisiikse,
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herhangi bir elektron kopmaz ve fotonlar hv enerjilerinin tamamini maddenin atomlarina
sik1 baglanmis elektronundan birisine aktarip kaybolmaktadir. Bununla birlikte eger
foton, is fonksiyonundan (®) yiiksek bir enerjiye sahipse, bu fazla enerji kopan elektronun
kinetik enerjisine doniisiir (Khan 2003).

Kiax = hv — @ (2.1)

Burada elektronun kinetik enerjisi (K,,,x), foton enerjisinin (hv) ve metalin is
fonksiyonu (®) olarak tanimlanmaktadir. Sekil 2.3°de Fotoelektrik etkinin sematik olarak
gosterilmektedir.

KE = hy - BE

Sekil 2.3. Fotoelektrik etkinin sematik gosterimi (Tanir vd. 2013)

Bu etkilesmeler atomun baz1 yoriingelerinde (K, L, M, N) bulunan elektronlar ile
olmaktadir. Elektronlar atom ydriingesinden firladiginda, yoriingelerde bir boslugu
gerilerinde birakirlar. Belli bir siire sonunda bu bosluklar dis yoriingelerdeki bir
elektronla doldurulmakta ve bu sirada X-1511 yayinlamaktadir. Bu olay yasanirken
atomda x-1511 sogurulmasiyla birlikte, tek enerjili auger elektronlarinin iiretilmesinin
ihtimali olmaktadir.

2.2.2. Compton etkilesimleri

Bu sagilma etkileri genellikle orta enerji (0,5-1,0 MeV) gama i1sinlarinda
onemlidir ve doku benzeri diisiik atom numarasina (Z) sahip maddelerde 0,1 MeV altinda
da baskin olabilmektedirler. Compton sacilmasi Sekil 2.4’de gosterildigi iizere bir foton
ve serbest/cok gevsek bagh elektronlar arasinda olusan bir ¢arpisma olay1 olarak tarif
edilmektedir. Bu etkilesim sonucunda enerji ve momentumdaki korunum saglanir (Khan
2003).

Bu etkilesim olayinda gelen foton enerjisinin bir kismi elektrona kinetik enerji
seklinde verilmektedir. Elektron 0 agisiyla yayinlanirken, foton azalmis enerjisi ile
yoniinii degisir ve ¢ agist ile sacilmaya ugramaktadir. Compton olayinda asagidaki
Einstein bagintis1 gecerli olmaktadir:

hu = hv' + ~mV? (2.2)
2

Burada; hv gelen foton enerjisini, (1/2) mV? terimi ise atomdan ¢ikmus elektrona
ait kinetik enerjiyi ifade etmektedir. Diger bir ifade ile X ve ya gama 1sin fotonlarinin
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elektronlarla etkilesmeleri sonucunda enerjilerinin bir kismi elektrona kinetik enerji
olarak verilmekte, buna bagli olarak ta kendileri azalmis bir enerjiyle farkli dogrultularda
yayilmasidir. Bu olay sonucu meydana gelmis yiiksek enerjideki elektron “Compton
Elektronu” olarak bilinir ve bu elektronlar, foto elektronlar gibi ikincil bir iyonizasyon
meydana getirmekte ve sogurulmaktadir. Zayiflamig X veya gama 1sin fotonlariysa ya
diger compton etkilesimleriyle enerjilerini kaybetmekte ya da fotoelektrik olay ile
sogrularak tamamiyla kaybolmaktadir. Bu elektron tipki bir foto elektron gibi ikincil
iyonizasyon meydana getirmekte ve sogurulmaktadir (Fasso 2006).

¥
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Sekil 2.4. Compton sagilmasi i¢in sematik gosterimi. hv enerjiye sahip bir foton serbest
sayilan bir atomun elektronu ile etkileserek Compton elektronu olarak Ek enerjisine sahip

bir elektron atomdan ayrilir ve hv ’=hv - Ek enerjiye sahip bir foton sagilmas1 meydana
gelir (IAEA 2000).

2.2.3. Cift olusum

Fotonlar, elektron ve pozitron ¢ifti iireterek yok olmaktadir. Elektron ile ayni
kiitleye sahip ve yiikii pozitif olan elektronlara pozitron denmektedir. Cift olusum olay1
enerjisi 1,02 MeV’in istiinde olan yiliksek enerjiye sahip fotonlar ile meydana
gelmektedir. E = mc? prensibi geregi bu etkilesim olaymda foton, atom ¢ekirdegindeki
EM alanla kuvvetli bir sekilde etkilesirken biitiin enerjisini vererek negatif veya pozitif
elektronlar1 iceren bir ¢ift meydana getirmektedir. Olusan bu ¢ift, icerisinde olustuklari
elektrik alaninda ters yonlerde etkilenerek birbirinden uzaklasmaktadir. Elektrona ait
serbest kiitle enerjisinin 0,511 MeV olmas1 nedeniyle, ¢ift olusum olayinda esik enerjisi
1,02 MeV’dir, ¢linkii elektron ¢iftinin olusumu i¢in minimum 1,02 MeV enerji
gerekmektedir. Esik enerjisinin disinda kalan foton enerjileri, pargaciklarin kendi
aralarinda kinetik enerji olarak paylasilmaktadir (Fasso 2006).
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Sekil 2.5. Cift olusum (Powsner vd. 2013).

2.3. Lineer Hizlandiricilar

William Rontgen 1985 yilinda X-iginlarini, 1896°da ise Henry Becquerel
tarafindan radyoaktivite kesfedilmistir. Bu kesiflerle birlikte, kisa bir siire icerisinde
yapay ve dogal iyonize edici radyasyonlar tipta goriintileme ve tedavi amaci ile
kullanilmaya baslanmustir.

X-1s1nlari, havast alinan cam tiipiin igerisinde, flamandan ¢ikmis elektronlarin
yiiksek bir gerilimin altinda hizlandirilmasiyla ve tungsten hedefe carptirilmasiyla elde
edilmektedir. X-1ginlarinin maksimum enerjileri 1 MV' e kadar ¢ikmaktadir. Ancak, daha
ylksek enerjilere sahip X-1sinlarinin elde edilebilmesi i¢in voltaj1 arttirmak miimkiin
olmamaktadir ve buna yalitim sorunu neden olmaktadir. (Cetingdz 2015).

Lineer hizlandiricilar; ¢ok enerjili X-151m1 ve elektronlar iireten bilgisayar
kontrollii cihazlardir. Enerjileri 1 MV’ den biiylik olan X-1s1nlar1 mega voltaj 1sinlar
olarak simiflandirilmaktadir. Bu cihazlar, yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar
kullanarak yiiklii pargaciklari hizlandirmaktadir. 6 MeV’ den kiigiik enerjide elektronlar
diiz olarak ¢ikip yiiksek atom numarali Tungsten’ den yapilmis hedefe ¢arparak X-1sinlar1
olusturulmaktadir. Daha yiiksek enerjiye sahip elektronlar genelde 270 derece
dondiiriilerek hedefe ¢arptirilir ve X-1sinlar1 olusturulmaktadir (Oztiirk 2010).

Lineer Hizlandirici, temel olarak modiilator, elektron tabancasi, RF (radyo
frekans) glic kaynagi (magnetron veya klystron), hizlandirict tiip ve kolimator
sisteminden olusmaktadir (Lauger 1995).

Lineer hizlandirici cihazina ait olan diger bir aygit elektron tabancasidir ve
modiilator tarafindan tetiklenmektedir. Urettigi 15-50 keV enerjili elektronlart modiilatdr
uyarisi ile saniyede bir kag yiiz kere hizlandiric1 tiipe gondermektedir.

RF gii¢ kaynagi, modiilator aracilifiyla es zamanl olarak tetiklenmektedir. RF
glic kaynagi, hizlandiric1 tiipe elektron tabancasi tarafindan gonderilen elektronlari
hizlandirmak i¢in 3000 MHz frekansh elektromanyetik (mikro) dalga iiretmektedir.
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Elektronlar hizlandirict tiip igerisinde bu mikrodalgalarin elektrik alani etkisiyle
hizlandirilmaktadir.

| Hizlandmc: tip

Elektron Tedavi kafas: I
Tabancas
| Dalga Saptirlmis magnet
kidavuzu L *
Magnetron ¥ Tedavi kafas:
=
da Klystron
Glg
kavnad

Sekil 2.6. Lineer Hizlandirici Cihazinin blok diyagrami

Magnetron; RF gii¢c kaynagi olarak kullanilan bir aygittir ve mikro saniyeler siiren
mikrodalga atimlar tiretmektedir. Her atim igerisindeki mikrodalgalarin frekansi 3000
MHz’ dir ve 6 MV gibi diisiik enerjili lineer hizlandiricilarda magnetronlarin ¢ikis giicii
2 MW olmaktadir. Klystron ise diger bir RF gii¢ kaynagi olarak kullanilmaktadir.
(Cetingdz 2015).

Hizlandiricr tiipler, icerlerinde bir¢ok bakir mikrodalga rezonans oyuguna
sahiptir. Tiip uzunlugu elde edilmek istenen elektron enerjisine gore degismektedir.
Demetleyici ve hizlandirict olarak iki boliimden olugmaktadir.

Kolimatdr sistemleri kursun, tungsten veya kursun-tungsten alisimi gibi yiiksek
yogunluklu kalin bir tabaka ile ¢evrilidir. Sistemin yapisinda; hedef, sacici filtre,
diizenleyici filtre, iyon odasi, primer (sabit) ve ikincil (hareketli) jawlar (¢eneler), cok
yaprakli kolimator (CYK) ve radyasyon alanini taklit eden 151k sisteminden olusur. Bu
151k lokalizor sistemi yardimiyla 151tk kaynagi ve ayna kullanilarak tedavi alaninin
gosterilmesi icin kullanmilir. Ikincil kolimatdrler (geneler), kursun ya da tungsten
malzemeden yapilmis olup, tedavi alanlarini belirlemekte ve -elektronlar iginse
aplikatorler kullanilmaktadir (Khan 2003).

Kolimatoér sisteminde, radyasyon alanlarinin sekillendirilmesini saglayan,
birbirinden bagimsiz hareket eden, ince ve yogunlugu yiiksek metal bir¢ok plakanin
olusturdugu, Sekil 2.7°de gosterilen CYK olarak adlandirilan boliim oldukg¢a dnemlidir.
CYK’ de yapraklarin sayisi, kalinliklari, radyasyonu gegirgenligi, yapraklar arasi
sizdirmazlik, diverjans oOzelligi ve yaprak hizlar1 dretici firmalara bagli olarak
degismektedir. (Cetingdz 2015).
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Medikal alanda kullanilan modern lineer hizlandiricilar, standart kolimatorleri
kullanmak yerine ¢ok yaprakli kolimatorleri kullanmaktadir. (Van Dyk 1999).

Sekil 2.7. Cok yaprakli kolimator sistemi (CYK) (Ceting6z 2015)

Lineer hizlandiriciy1 olusturan bdliimlerden birisi gantridir. Gantri radyasyon
kaynaginin yatay eksen iizerindeki doniisiinii saglamaktadir. Gantrinin yatay eksen
tizerindeki donme hareketi, kolimatorde alanin merkezinden gegmekte olan dik eksek
etrafinda donmesiyle gerceklesmektedir. Gantri donme ekseniyle kolimatoriin déonme
ekseninin kesistigi noktaya izosantr denir. Modern lineer hizlandiricilarda gantri aksinda
360 °donmektedir.. Ug ddnme ekseni, izosantr ad1 verilen bir noktada kesisir. Masa yiizeyi
toplam 6 derecelik serbestlik i¢in ili¢ yonden ¢eviri yapabilmektedir (Gunderson 2012).

2.4 Radyasyon Tedavisinin Tanim ve Tarihgesi

Radyasyon tedavisi; kanser tedavisinde elektronlar, gama 1sinlar1 ve X- 1sinlarinin
kullanildig: bir tedavi yontemidir (AAPM, Low 2011).

Iyonizan radyasyonun tip alaninda kullamimi, 1895°te Rontgen’in X-1gmlarini
kesfi ve 1898” de Curie’nin Radyum’u bulmasindan giiniimiize kadar kullanilmaktadir.
Iyonizan radyasyonun ilk uygulamalari cogunlukla olusan yan etkiler sebebi ile basarili
olamamis ve 1920°li yillara kadar bu yan etkilerden dolay1 radyasyon tedavisinde etkin
bir sekilde uygulanamamastir.

Daha sonraki yillarda radyasyon fizigi alaninda onemli gelismeler olmustur.
Radyasyon ile tedavi ile ilgili tedavi protokolleri belirlenmistir. 1943 yilinda Betatron,
1951°’de Co-60 teleterapi Unitesi, 1952 yilinda lineer hizlandiric1 gelistirilmistir.
Glinlimiizde ise gelisen teknoloji ile yogunluk ayarli radyasyon tedavisi ve multileaf
kolimatorlii radyasyon tedavisi cihazlar1 yaygin olarak kullanilmaktadir.
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2.5 Radyasyon tedavisinin amaci

Radyasyon tedavisinde amaglanan, risk altindaki organlarin alacagi radyasyon
dozunun en aza indirilmesiyle birlikte hedef hacim dozun maksimize edilmesidir (Low
2011). Bu amaca ulasmak i¢in hedefin sinirlarini ve hedefin tedavi i¢in dogru yerde olup
olmadiginin saptanmas1 gerekmektedir (Little 2003).

2.6 Radyasyon tedavisinin siireci
2.6.1 Hasta pozisyonlandirma ve immobilizasyon siireci

Hastaya tanimlanan dozun en hassas sekilde verilebilmesi icin; tedavi boyunca
hasta pozisyonunun bozulmamasi, her tedavide ayni pozisyonun saglanmasi gereklidir.
Bu sirada hasta konforunun miimkiin olan en iist diizeyde tutulmasi 6nemli bir
zorunluluktur. Bag boyun kanserli hastalarda pozisyonu sabitlemek tedavi sirasinda
hareketsizligini saglamak i¢in degisik tip ve biiyiikliikte termoplastik maskeler, bas-
boyun destekleri kullanilir.

Sekil 2.8. immobilizasyon sistemleri, termoplastik maskeler
2.6.2 BT(Bilgisayarh tomografi)

Bilgisayarli tomografi X-1g11 kullanarak kesitsel goriintli alinmasin1 saglar. BT
aygitinda tarayici, bilgisayar ve goriintiileme tinitesi olmak tizere ii¢ kisimdan olusur.

Tarayici ise kendi iginde hasta masasi ve gantriden olusur. Gantri igerisinde tiip
ve dedektor sistemi bulunur. Her kesit alma isleminden sonra masa bir miktar hareket
ettirilir. Bu sekilde hastanin incelenen bolgesinden ardisik kesitler alinabilir. BT kesit
alma esasina dayanan bir goriintiileme yontemidir. Hasta viicudundan gecirilen X-151m1

10
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demeti diger ucta X-1sinlarina hassas bir dedektor zincirine ulasir. Dedektorlere ulasan
X-1sinlart ortamdan gegerken ortamin elektron yogunluguna gore zayiflamaya ugrar.
Dedektorlerde saptanan bu zayiflama miktari bilgisayarlarla degerlendirilir.

Bilgisayar iinitesine gelen tarayici bilgileri bir¢ok matematiksel islem ve
algoritmalarla degerlendirilip islendikten sonra sayilardan olusmus bir haritaya
doniistiiriiliir. Her bir vokselde hesaplanan X-1s1in1 zayiflatma degerini standart bir deger
ile belirtmek amaciyla Hounsfield skalasi olarak adlandirilan bir referans sistemi
kullanilmaktadir.

Gri Olgeklendirme (skalama) yontemi ile farkli yogunluktaki ortamlardan gegen
X-1sinlarinin degerleri attenuasyon (zayiflama, gii¢ yitimi) sayisal olarak saptanir. Her
pikselin bir sayisal karsilig1 vardir. Bu sayilar suyun attenuasyon degerini sifir kabul eden
bir skalaya gore diizenlenmistir. + 1000’den — 1000 ‘e kadar uzanan bu skalaya
Hounsfield skalasi, sayilara da “Hounsfield Unit” (HU) adi verilir. Suyun attenuasyon
degerinin sifir oldugu bu skalada, attenuasyonu yiiksek olan yumusak doku, kemik gibi
yapilar skalanin pozitif tarafinda, attenuasyon degerleri sudan daha diisiik olan yag ve
hava gibi maddeler de skalanin negatif tarafinda dizilitler. Ornegin; yumusak dokularin
yogunlugu + 40 ile + 60 HU; yaginki ise — 60 ile — 100 HU arasindadir. Hava — 1000
HU degerindedir.

Hafizadaki Gériintii HU Gri
Numaralart Skala

0lojojojojo]o0 - 1000
33020/ 0|65]53]32) 0 L
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H Degerleri
Sekil 2.9. X-151n1 azalim katsayilarinin (n) BT numaralarina doniistiiriilmesi
2.6.3 Set-Up (kurulum)
Bilgisayarli Tomografi ¢ekimi 6ncesinde yapilan isaretlemeler merkez alinarak,

tedavi edilecek hedefin bulundugu bolgeye koordinat sisteminde yapilan kaydirmalar ile
ulasilir ve bu islem Set-up olarak adlandiriimaktadir (Inal 2016).

11
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2.6.4 Set-Up hatalar:

Radyasyon tedavisi siirecinde geometrik belirsizliklerin 6nemli bir kaynagi, hasta
yerlestirme sirasindaki set-up (kurulum) hatalar1 olmaktadir. Bu hatalar, sistematik
hatalara (ayn1 yonde ve biiylikliikte meydana gelen tekrarlanabilir tutarli hatalar) ve
rastgele hatalara (yon ve biiylikliik bakimindan farklilik gosterir) ayrilmaktadir. Rastgele
hatalar doz dagilimmi bulanik hale getirirken, sistematik hatalar kiimiilatif doz
dagiliminin kaymasina neden olmaktadir. Bu hatalar genel tedavi basarisinda 6nemli bir
rol oynadigindan, radyasyon tedavisi sirasinda bu hatalar1 en aza indirgemek ve kalan
geometrik belirsizlikleri telafi etmek i¢in CTV c¢evresinde emniyet marjlarini(sinirlar)
uygulamak temel 6neme sahip olmaktadir (Mesias 2016).

Radyasyon tedavileri oncesinde kilovolt (kV) radyografik goriintiileme gibi iki
boyutlu (2B) goriintiileme sistemleri ile dijital olarak yeniden yapilandirilmis rontgen
filmi (DRR) goriintiileri eslenerek 2B’de tedavi merkezi dogrulamasi yapilmaktadir.
Glniimiizde modern hizlandiricilara entegre edilen Konik Huzmeli Bilgisayarl
Tomografi (CBCT) ile ii¢ boyutlu (3B) goriintiiler elde edilmektedir. Bu 3B goriintiilerle
planlama sirasinda alinan Bilgisayarli Tomografi (BT) goriintiileri eslenerek hastanin set-
up(kurulum) farkliliklar1 tespit edilmektedir. Tedavi siiresince periyodik olarak alinan bu
goriintiiler, 2B-2B ya da 3B-3B olarak ya kemik yapilarin ya da hacimsel olarak hedef
hacimlerin sistem tarafindan gri skalaya gore oturtulmasi ve/veya kritik organlarin
eslestirilmesi sonucu sag-sol (RL), superior- inferior (SI) ve anterior- posterior (AP)
yonlerindeki set-up (kurulum) farkliliklart belirlenmektedir (Kang 2010).

BT’ de her bir vokselde hesaplanan X-1s1n1 zayiflatma degerini standart bir deger
ile belirtmek amactyla Hounsfield skalasi olarak adlandirilan bir referans sistemi
kullanilmaktadir. Hounsfield skalasinda (HU) X-1s1n1 attenuasyon degerleri -1000 ve
1000 arasinda 2000 birim igerisinde siniflandirilmustir.

f 3 0 + 1000
i i i

||:|'|. A Bu i':i'lll'ik

Sekil 2.10. Gri Olgeklendirme (skalama)
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Alinan kesitteki pikseller attenuasyon degerlerini gosteren bir sayi tasirlar. Bu
sayilar1 goriintii sekline doniistiirmek i¢in gri bir skala kullanilmaktadir. Pikseller
tagidiklar1 degerin karsilig1 olan gri tonla boyanmaktadir.

2.7 Hedef Hacmin Belirlenmesi

Radyasyon tedavisinin en zor ve 6nemli basamagi risk altindaki organlar ve hedef
hacmin belirlenmesidir. Risk altindaki organ ve hedef hacim belirleme islemi, radyasyon
onkologu tarafindan gerceklestirilir. Tedavi alan1 igerisine giren risk altindaki organlar
tedavi alan1 boyunca her BT kesitinde belirlenmektedir.

Set-up hatalarindan kaynakli doz kayiplarini engellemek i¢in hedef hacme marjlar
verilerek yeni hacimler olusturulmaktadir. Radyasyon tedavisi alanlari, hedef hacme
belirli bir marjla ¢izilen bolgeyi tarif edecek sekilde belirlenmektedir. Hedef hacme
verilen bu marjlarin biiyiikliigii tedavi belirsizliklerine bagl olup, miimkiin oldugunca
kiiciik olmaktadir (Inal, 2016).

Bu marjlar Uluslararasi Radyolojik Birimler ve Olgiimler Komisyonu'nun (ICRU)
50 ve 62. raporlarinda belirlenmistir. Bu marjlar1 tanimlamaktaki amag; dozimetrik ve
mekanik  belirsizlikleri ayrica gorilintiilleme ve tedavi {initeleri arasindaki
uyumsuzluklardan ¢ikabilecek sorunlar1 en aza indirmektir (ICRU, 1999). Belirlenen
hacim kavramlari, timor hacmi (GTV), klinik hedef hacim (CTV), planlanan hedef hacim
(PTV), tedavi hacmi (TV), 1sinlanan hacim (IV) gibi kavramlardir (Tungel, 2002).

GTYV (Goriintiilenebilir Tiimoér Hacmi); Tibbi goriintiileme veya fiziki muayeneyle
saptanan tiimor hacmidir (ICRU 50).

CTV (Klinik Hedef Hacim); GTV’ ye tibbi goriintileme veya fiziki muayene
yontemleriyle belirlenemeyen olasi mikroskobik tiimor yayiliminin eklenmesi ile
belirlenir (ICRU 50).

PTV (Planlanan Hedef Hacim); CTV’ ye hasta ve organ hareketi ve hasta set-up’ 1
sirasindaki hatalarin boyutunun hacimsel olarak eklenmesi ile olusturulur (ICRU 50).

TV (Tedavi Hacmi); Her kesitte PTV yani tedavi edilmek istenen alanin istenilen dozu
alabilmesi I¢in PTV’ den daha genis bir hacim olusturulmasi ile elde edilir. Bu alan TV
olarak adlandirilmaktadir (ICRU 62).

IV (Isimmlanan Hacim); Her organa 6zgii tolerans dozuna gore anlamli doz alan tiim
normal doku hacmini de igermektedir. Bu alandaki doz hem ger¢ek doz degeri hem de
PTV i¢in belirlenen radyasyon dozunun yiizde olarak orani belirtilmelidir (ICRU 62).
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Irradiated Volume Irradiated Volume
[ Treatment Volume | Treated Volume
=N =Y
PTV
Target
Voluma
"\,H___._._.- f
{(a) ICRU 29 (b) ICRU 50 (c) ICRU 62

Sekil 2.11. ICRU hedef tanimlamalari

2.8 Goriintii Cakistirma ve Fiizyon

Sayisal goriintiilerin uzaysal olarak hizalanmasi islemine goriintii ¢akistirma
denir. Boylece ortak noktalar veya bolgeler basit bir sekilde iliskilendirilebilir.

BT, PET, US ve MR gibi farkli cihazlardan gelen goriintiilerin lineer hizlandirici
cihazinda elde edilen goriintiilerin ¢akistirilir. Boylece elde edilen goriintiilerdeki
yapilarin konumlarinin boyutunun, seklinin degerlendirilmesi saglanmaktadir.

Gorlintl cakistirma ile birlikte tedavinin planlanmasi, hastaligin gelisimi veya
hedef hacmin tedaviye yanitinin izlenmesi kolaylagsmaktadir.

2.9 IGRT (Goriintii Rehberliginde Radyasyon Tedavisi)

Radyasyon tedavi yontemlerinin ve tedavi alanlarinin dogrulanmasini saglayan
bir teknik olarak kullanilmaktadir (Goyal 2014).

IGRT, radyasyon tedavisi 6ncesinde yapilan goriintiileme ile tedavi sirasinda veya
sonrasinda elde edilen goriintiilerin karsilastirilarak degerlendirilmesi ve tedavi siirecinde
olusabilecek hatalarin olusmamasini saglamaktadir.

Isinlanan bolgenin dogrulugunun tespiti ilk baslarda radyografik filmlerle portal
goriintiilemeyle yapilirken daha sonra elektronik portal goriintiileme seklinde dijital
goriintiilerle yapilmaya baslandi. Goriintiiler, gelisen bilgisayar teknolojisi yardimiyla
konvansiyonel lineer hizlandiricilara eklenen X-1s1m tiipli ile kilovoltaj bilgisayarl
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tomografi (kV-CBCT) veya tedavide kullanilan tedavi demetinin enerjisi diisiiriilerek
megavoltaj bilgisayarli tomografi (MV-CBCT) ile alinmaktadir.

2.9.1 kV-KkV goriintiileme

Lineer hizlandiric1 tabanli goriintiileme yontemidir. Lineer hizlandirici cihazi
tizerinde bulunan robotik kollarda monte edilen goriintii algilayict panel yardimiyla
goriintii elde edilir

X-151n1 tiipti lineer hizlandiricinin merkezi 151 eksenine gore ortogonal sekilde
acilip kapatilabilen bir kol iizerine monte edilmistir. Goriintiiler X-1s1n1 tiipliniin karsisina
yerlestirilmis diiz panel dedektorleri tarafindan olusturulur.

X-151n1 tlipli ve dedektoriin hasta etrafinda donmesi ile istenilen agilarda statik X-
151n goriintiileri alinabilmektedir. Bu sekilde elde edilen goriintiiler tedavi planlamada
olusturulan DRR (Digitally Reconstructed Radiograph) goriintiileri ile karsilastirmada

2.9.2 kV-CBCT goriintiileme

Diisiik enerjili X-151m1 kullanilarak elde edilen goriintiilerdir. Diisiik enerji
kullanim1 yumusak doku goriintiilerinin elde edilmesini saglamaktadir.

Goriintiileme sirasinda yer ¢ekimi etkisi ile X-151m tiipii ve dedektor donme
hizinda kiiclik degisikliklere neden olur. Hizdaki bu degisim demet sertlesmesi ve
sacilmas1 gibi sebeplerden dolay1 goriintli kalitesine etki edebilir. Periyodik olarak
yapilan kalite kontrol programlari ve diizeltme algoritmalari ile goriintii kalitesinde
bozulma minimize edilebilir (Siewerdsen 2006).

Son yillarda kilovoltaj genis huzmeli BT (kV-CBCT), RT i¢in énemli bir arag
haline gelmistir. kV-CBCT, konik demet sekilli x-1g1n1 kullanir ve yazilim vasitasiyla
hacimsel goriintiiniin olusumu saglanir. X-1s1m1 tiipi ve algilayict paneli, lineer
hizlandirict tedavi kafasina gore ortogonal olarak monte edilmistir. Bu goriintiileme de
tanisal goriintiileme kalitesi 1yi olmasa da; kemik, baz1 anatomik bdlgeler ve yumusak
doku goriintiilemesi i¢in yeterli goriintiiler liretir. Doz araligi, goriintii basina 0.2-2 cGy
olarak literatiirde rapor edilmistir (Islam vd. 2006; Amer vd. 2007; Ding vd. 2010). Cekim
stiresinin uzunlugundan dolay1 meydana gelen hareket bulanikligi, hacimsel goriintii elde
edilmesinden o&tiirii radyasyonun sagilmasi ve goriintli hatalar1 meydana gelmektedir.
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Sekil 2.12. kV goriintiileme sistemleri ve X VI ile Elekta Synergy® Lineer Hizlandiric
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3. MATERYAL VE METOT
3.1. Materyal

) Bu calisma Adana Sehir Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkoloji
Unitesi’nde yapilmistir. Kullanilan ara¢ ve gerecler agsagida listelenmistir:

e Elekta marka Versa HD model lineer hizlandirici
e Philips Big Bore Bilgisayarli Tomografi

3.1.1 Elekta Versa HD model lineer hizlandirici

Calismada Elekta marka Versa HD model lineer hizlandirict cihazi kullanildi.
Cihazin ¢ok yaprakli kolimator yapisi 160 adet liften olusmakta olup her bir lif
esmerkezde 0,5 cm genisligindedir. Alan esmerkezde 40x40 cm2 biiyiikliiglindedir. Lif
gecirgenligi ve sizintis1 yaklasik olarak % 0,5°tir. Efektif lif hiz1 65 mm/s’dir (Elekta
2014). Her bir arkta 1026 dinamik kontrol noktasi bulunmakta ve CYK hareketi 2 kat
daha hizli hareket ettigi i¢in 151n sekillendirmesini ylizde 60 daha hizli yapmaktadir. Bu
da 1s1nlamalarin hizinda biiyiik bir zaman kazanimina yol agmaktadir. 5 kat daha az doz
sizintisina sahip CYK yapisi sayesinde, saglam organlarin radyasyondan etkilenmesini
en aza indirirken ikincil kanser olusum risklerini en diisiik degerlere sahiptir (ELEKTA
2017). Sekil 3.1°de Elekta marka Versa HD model lineer hizlandirict gosterilmektedir.

Robotik 6B konumlandirma ile masanin rotasyon (X, y, z) hareketini de kontrol
etmektedir.

(Elekta

= o 7 Versa HD
e il

Sekil 3.1. Elekta marka Versa HD model Lineer Hizlandiric1 Cihazi
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3.1.2. Philips Big Bore Bilgisayarlh Tomografi

Calismada Philips marka Big Bore model bilgisayarli tomografi cihazi kullanildu.
Hasta masas1 244 cm boyu ve eni 44 cm boyutlarinda olup karbon fiber malzemeden
tiretilmigtir.

Philips Big Bore bilgisayarli tomografi cihaz1 85 cm ¢apinda gantry acikligi, 16
dedektor ve 60 cm pencere agikligina sahiptir.

Konsolu sayesinde goriintiilleme islemi sonrasinda timoér merkezini belirleme
Ozelligine sahip olup implantlarin olusturdugu art efektleri azaltabilen OMAR o6zelligi
bulunmaktadir. Z-DOM 6zelligi ile tiip akimini otomatik olarak kontrol ederek hastanin
maruz kaldig1 radyasyon dozunu azaltmaktadir.

——
.

Sekil 3.2. Philips Big Bore Bilgisayarli Tomografi Cihazi

3.2. METOT

Bu ¢alismada bas-boyun kanseri hastalarinin VMAT planlamalari i¢in kV enerji
mertebesinde 2B ve 3B BT-CBCT ile belirlenen set-up hatalar1 karsilagtirilmistir. Bunun
icin on bas-boyun kanseri hastasinin IGRT siireclerinde elde edilen kV enerji
seviyesindeki iki boyutlu ve {i¢ boyutlu CBCT goriintiileri incelenmistir. Tim VMAT
tedavileri Elekta Versa HD Lineer Hizlandirici cihazinda uygulanmistir. Lineer
hizlandirictya monte edilen X- 151 tiipii ve detektdrden olusan kV CBCT goriintiileme
sistemi kullanilarak; 2B’de ortagonal kV-kV ve 3B’de hastanin tomografik goriintiileri
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veren kV CBCT, XVI (X-1s1nlar1 Hacimsel Goriintiileme) sistemi kullanilarak elde edilen
goriintiiler kullanilmistir.

Lineer hizlandiricinin gantry’ si dikey diizlemde hareket eden kolimator ekseni ile
360° lik tam doniis yapabilir. izosantr, kolimatdr ekseni ile gantry ekseninin kesisme
noktasi olarak tanimlanir.

Isinlanacak bolgenin merkezi tedavi planlamasi yapilirken, izosantr olarak
ayarlanir. Tedavi oncesi yapilan IGRT goriintiisii ile cihazdan gelen BT goriintiisiindeki
isaretlemeler merkez sifir noktasi olarak alinir. Daha sonra 1sinlanacak bolgenin merkezi
bu noktaya gore koordinatlarla ifade edilir. IGRT den elde edilen goriintii ile ¢akistirilarak
izosantr kaymasina ii¢ boyutta ulagilir.

Elde edilen izosantr kaymalar1 ii¢ eksende olup bu eksenler; anterior posterior(AP)
yani On ve arka x ekseni olarak. RL(right left) sag sol ye ekseninin ve SI( superior inferior)
z ekseninde ki izosantr kayma degerlerini ifade eder.

Yaptigimiz ¢aligmada 10 bas boyun hastasinin haftalik iki adet iki boyutlu ve ii¢
adet li¢ boyutlu tedavi dncesi goriintiilemeleri yapildi.

Her hasta icin tedavisi siiresince iki boyut ve ii¢ boyut ayr1 olmak iizere on bir ve
on ii¢ aras1 degisen tedavi oncesi goriintiileme elde edildi.

AP (x), RL (y) ve SI (z) koordinatlarindaki izosantr kaymalar1 belirlenerek, tedavi
sirasinda ¢evrim i¢i diizeltme protokolii uygulanarak bulunmus olan x, y, z
koordinatlarindaki set-up sirasinda elde edilen izosantr kayma degerleri ayr1 ayri
incelenmistir. 2B’de ve 3B’deki set-up farkliliklarinin ortalamalari, her hasta i¢in tedavi
stiresince ortalama standart sapma (SD) degerleri ve tedavi siiresince var olan sistematik
(2) ve random (rastgele) hatalar (o)) hesaplanmustir.

Hesaplamalar 121 tane kV-kV ve 121 tane kV CBCT goriintii verisi kullanilarak
ti¢c koordinat i¢in ayr1 ayr1 hesaplamalar yapilmistir.

kV-kV ve kV CBCT ile belirlenen her hastaya ait ortalama sapmanin standart
sapmas1 tiim hastalardaki sistematik hatay1 verirken, tiim hastalara ait standart sapmanin
kara kokii ile de random hata degerleri bulmamiz1 ve Van Herk ve ark. 'nin yaptiklar
calismada Onerdikleri gibi set-up hatalarina gore PTV olusturmak i¢cin CTV’ ye verilecek
yeterli marjin degeri 3.1° deki gibi hesaplanmistir

M marjin degeri (3.1) ile verilir:
M=25-X+07-0 (3.1)

Burada:
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Z: Popiilasyon Sistematik Hatasini ifade eder ve ortalama bireysel sistematik hata deger
seti i¢in (3.2)’ nin karekokdi ile elde edilir (Van Herk, 2004).

o: Poplilasyon Random Hatasi, yani bireysel random hata deger setinin ortalamasidir ve
(3.3) ile verilir.
?:1(mi - m)z
p—1
P
p

2 = (3.2)

G = (3.3)

(3.2)’deki parametreler i¢in:

m;: Ortalama Bireysel Sistematik Hatay1, yani her bir hasta i¢in tedavi boyunca elde
edilen n adet set-up hatasinin (4;) ortalamasini ifade eder ve (3.4) ile verilir.

m: Ortalama Popiilasyon Sistematik Hatasini, p adet hasta icin elde edilen set-up hata
ortalamalarini, yani p adet ortalama bireysel sistematik hatanin ortalamasini ifade eder ve
(3.5) ile verilir.

p: Toplam Hasta Sayisidir.

n .
m = 2iz1 A (3.4)
n
4
7 = 2= ™ (3.5)
p

(3.3)’deki parametreler i¢in:

o;: Bireysel Random Hatay1, yani standart sapmay1 ifade eder ve (3.6) “nin karekokdi ile
elde edilir.

p: Toplam Hasta Sayisidir.

_ ?:1(Ai - m)z

2
o
n—1

(3.6)

Burada ise:

A;: her bir hasta i¢in tedavi boyunca elde edilen ve toplamda n adet olan set-up hatalarini
ifade eder.
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4. BULGULAR

Yaptigimiz bu c¢alismada on bag-boyun hastasinin Hacimsel Modiilasyonlu Ark
Tedavi (VMAT) teknigi kullanilarak yapilmis olan radyasyon tedavisi siiresi boyunca
IGRT sonrasi set-up hatalari kaydedildi. Iki boyutlu kV ve ii¢ boyutlu CBCT gériintiileri,
PTV marjlarinin istatistiksel analizinin yapilmasini sagladi. Bu sonuglar kullanilarak set-
up farkliliklar1 PTV marjlarinin yeterliligi istatistiksel olarak degerlendirildi.

alimeVime Registraon: Panert B3 181254 Name: AMATS, EMINE

Registration (Clipbox)

Pasition Error
Translation (sm)  Raotatien {deg)
¢ o % x g
LIERE fn 4
2 faos 3 z o 4
Praea Zorwen Te To0 2ol

Fag v ko Covadiar | e

VolumeView Registration Disanses

Sekil 4.2. 2B goriintiileme masa kaydirma degerleri ekran goriintiisii (kV- kV)
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Cizelge 4.1. 1. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV gériintileme set-up hatalan

HASTA 1 X
GORUNTU 1 0,20
GORUNTU 2 0,23
GORUNTO 3 0,09
GORUNTU 4 0,29
GORUNTU 5 0,17
GORUNTU 6 0,36
GORUNTU 7 0,26
GORUNTU 8 0,05
GORUNTU 9 -0,22
GORUNTU 10 -0,11
GORUNTU 11 -0,21

ort. bireysel sis. hata 0,10

bireysel random varyans 0,04

bireysel random hata 0,20

Y
0,00
-0,19
-0,17
0,18
-0,12
-0,17
-0,15
0,24
-0,25
0,20
0,10

-0,03
0,03
0,18

Cizelge 4.2. 1. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

z
0,00
-0,12
0,13
0,10
0,29
-0,21
0,25
0,20
-0,16
0,19
0,16

0,08
0,03
0,17

XVI gériintiileme set-up hatalan

HASTA 1 X
GORUNTU 1 -0,01
GORUNTU 2 0,12
GORUNTU 3 -0,23
GORUNTU 4 0,15
GORUNTU 5 0,09
GORUNTU 6 0,05
GORUNTU 7 0,06
GORUNTU & -0,10
GORUNTU 9 0,08
GORUNTU 10 -0,15
GORUNTU 11 0,03

ort. bireysel sis. hata 0,01
bireysel random varyans 0,01
bireysel random hata 0,12

23

b

-0,07
-0,03
-0,05
-0,16
-0,25
-0,12
-0,05

0,23
-0,12
-0,19
-0,09

-0,08
0,02
0,12

z

0,07
-0,04

0,16
-0,04

0,21
-0,05
-0,01
-0,03
-0,06
-0,17
-0,11

-0,01
0,01
0,11
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Cizelge 4.3. 2.Bas boyun hastasi i¢in bulunan kV degerleri

kV- kV goriintiileme set-up hatalan

HASTA 2 X v z
GORUNTU 1 -0,21 0,20 -0,20
GORUNTU 2 -0,10 0,17 0,20
GORUNTU 3 0,05 -0,05 0,15
GORUNTU 4 0,10 0,12 0,18
GORUNTU 5 0,23 -0,10 0,22
GORUNTU 6 0,11 -0,10 0,10
GORUNTU 7 0,27 -0,14 0,15
GORUNTU 8 0,34 -0,23 0,17
GORUNTU 9 0,28 -0,10 -0,29
GORUNTU 10 0,15 0,22 -0,10

ort. bireysel sis. hata 0,12 -0,10 0,06
bireysel random varyans 0,03 0,01 0,03
bireysel random hata 0,17 0,12 0,18

Cizelge 4.4. 2. Bas boyun hastasi i¢in bulunan XVI degerleri

XVI goriintilleme set-up hatalan

HASTA 2 X ¥ z
GORUNTO 1 -0,02 0,15 0,13
GORUNTO 2 -0,33 0,46 -0,06
GORUNTU 3 -0,14 0,16 0,20
GORUNTU 4 -0,31 0,09 0,09
GORUNTU 5 -0,30 0,36 0,19
GORUNTU 6 -0,12 -0,14 0,15
GORUNTO 7 -0,31 0,15 0,34
GORUNTU &8 0,17 -0,14 -0,07
GORUNTU 9 0,09 0,04 0,03
GORUNTU 10 -0,18 0,10 -0,10

ort. bireysel sis. hata -0,15 0,12 0,09
bireysel random varyans 0,03 0,04 0,02
bireysel random hata 0,18 0,19 0,14
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HASTA 3
GORUNTU 1
GORUNTU 2
GORUNTU 3
GORUNTU 4
GORUNTU 5
GORUNTU 6
GORUNTU 7
GORUNTU 8
GORUNTU 9

ort. bireysel sis. hata
bireysel random varyans
bireysel random hata

HASTA 3
GORUNTU 1
GORUNTU 2
GORUNTU 3
GORUNTU 4
GORUNTU 5
GORUNTU 6
GORUNTU 7
GORUNTU 8
GORUNTU 9

ort. bireysel sis. hata
bireysel random varyans
bireysel random hata

Cizelge 4.5. 3. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV goriintileme set-up hatalan

X

0,14
0,29
0,15

0,11
0,31
-0,24

0,18
0,15
0,21

0,05
0,05
0,21

Y

-0,20

0,38
0,10
0,16
0,21
0,10

-0,27
-0,20
-0,19

0,01
0,05
0,23

Cizelge 4.6. 3. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

z

0,10
0,23
0,10
0,27
0,15

-0,17

0,14
0,29

-0,13

0,11
0,03
0,16

XVI goriintiileme set-up hatalan

X

0,09
0,08
0,13
0,17
0,06
0,14
0,07
0,26
0,24

0,14

0,01
0,07

25

Y

0,20
0,05
0,06

-0,14
-0,04
-0,25
-0,03
-0,14
-0,17

-0,04

0,02
0,15

z

-0,12
-0,06

0,06

-0,07
-0,18
-0,12
-0,08

0,05
0,10

-0,05

0,01
0,10
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Cizelge 4.7. 4. Bas boyun hastasi i¢in bulunan kV degerleri

kV- kV gériintiileme set-up hatalar

HASTA 4 X y Z
GORUNTU 1 0,31 -0,04 0,28
GORUNTU 2 0,10 0,15 0,18
GORUNTU 3 0,10 0,11 -0,25
GORUNTU 4 0,15 0,06 0,13
GORUNTU 5 0,12 0,16 0,33
GORUNTU 6 0,20 0,17 0,28
GORUNTUO 7 0,16 0,32 0,31
GORUNTU 8 0,10 0,14 0,12

ort. bireysel sis. hata -0,04 -0,02 0,03
bireysel random varyans 0,03 0,03 0,07
bireysel random hata 0,18 0,17 0,26

Cizelge 4.8. 4. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

XVI gériintiileme set-up hatalan

HASTA 4 X y z
GORUNTU 1 0,04 0,03 -0,34
GORUNTU 2 -0,05 -0,04 -0,05
GORUNTU 3 -0,15 -0,15 -0,22
GORUNTU 4 0,02 -0,15 0,30
GORUNTU 5 0,12 -0,06 -0,24
GORUNTU 6 0,08 0,14 -0,06
GORUNTU 7 -0,10 -0,09 -0,18
GORUNTU & 0,07 0,11 0,20

ort. bireysel sis. hata 0,00 -0,06 -0,07
bireysel random varyans 0,01 0,01 0,05
bireysel random hata 0,09 0,09 0,22
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Cizelge 4.9. 5. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV gériintileme set-up hatalan

HASTA 5 X
GORUNTU 1 0,15
GORUNTU 2 -0,19
GORUNTU 3 -0,10
GORUNTU 4 0,22
GORUNTU 5 0,11
GORUNTU 6 0,25
GORUNTU 7 0,19
GORUNTU 8 0,15
GORUNTU 9 -0,31
GORUNTU 10 -0,28
GORUNTU 11 0,22

ort. bireysel sis. hata 0,00
bireysel random varyans 0,05
bireysel random hata 0,22

¥
-0,80
-0,14
-0,24
-0,27
0,14
-0,20
0,24
0,18
0,35
-0,19
0,08

-0,08
0,10
0,32

Cizelge 4.10. 5. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

z
0,17
-0,20
-0,10
-0,20
-0,15
0,20
-0,21
-0,31
0,20
0,21
0,15

-0,02
0,04
0,21

XVI gérintiileme set-up hatalan

HASTA S X
GORUNTU 1 0,09
GORUNTU 2 -0,04
GORUNTU 3 -0,06
GORUNTU 4 0,36
GORUNTU 5 0,21
GORUNTU 6 0,18
GORUNTU 7 0,37
GORUNTU 8 0,29
GORUNTU 9 0,20
GORUNTU 10 0,10
GORUNTU 11 0,09

ort. bireysel sis. hata 0,16
bireysel random varyans 0,02
bireysel random hata 0,14
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¥

-0,31
-0,03
-0,18
-0,06
-0,05

0,06
-0,06

0,14

0,31
-0,15
-0,19

-0,05
0,03
0,17

z
0,10
-0,05
-0,13
-0,14
-0,14
-0,22
-0,32
0,02
-0,17
0,21
0,21

-0,06
0,03
0,17
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HASTA 6
GORUNTU 1
GORUNTU 2
GORUNTU 3
GORUNTO 4
GORUNTU 5
GORUNTU 6
GORUNTO 7
GORUNTU 8
GORUNTU 9
GORUNTU 10

ort. bireysel sis. hata
bireysel random varyans
bireysel random hata

HASTA 6
GORUNTU 1
GORUNTU 2
GORUNTOU 3
GORUNTU 4
GORUNTU 5
GORUNTU 6
GORUNTU 7
GORUNTU &
GORUNTU 9
GORUNTU 10

ort. bireysel sis. hata
bireysel random varyans
bireysel random hata

Cizelge 4.11. 6. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV gérintileme set-up hatalan

X
0,18
-0,18
-0,17
-0,16
0,24
0,31
-0,06
0,14
-0,15
0,24

0,04
0,04
0,20

v z
0,12 -0,18
-0,13 0,06
0,07 -0,28
0,34 -0,31
-0,15 -0,22
0,17 0,20
0,11 -0,15
0,24 -0,21
-0,17 0,13
-0,12 -0,09
0,05 -0,11
0,03 0,03
0,18 0,18

Cizelge 4.12. 6. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

XVI gériintiileme set-up hatalan

X
-0,29
-0,06

0,04
-0,04

-0,15
0,01
0,08

0,27

-0,08

-0,10

-0,03
0,02
0,15
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Vi z
-0,15 -0,18
-0,12 -0,06
0,17 0,29
-0,01 0,22
-0,12 0,05
0,05 -0,17
0,10 -0,07
0,34 -0,27
-0,22 0,18
0,17 -0,03
0,02 0,00
0,03 0,03
0,18 0,19
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Cizelge 4.13. 7. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV goriintiileme set-up hatalan

HASTA 7 X y Z
GORUNTU 1 -0,10 -0,14 -0,10
GORUNTU 2 0,11 0,19 -0,17
GORUNTU 3 0,16 -0,21 0,14
GORUNTU 4 0,10 -0,13 -0,18
GORUNTU 5 0,22 0,17 0,20
GORUNTU 6 0,21 -0,15 -0,24
GORUNTU 7 -0,19 0,10 -0,13
GORUNTU 8 0,27 0,20 -0,15
GORUNTU 9 0,22 -0,17 -0,28
GORUNTU 10 0,26 0,13 -0,18

ort. bireysel sis. hata 0,13 -0,04 -0,11

bireysel random varyans 0,02 0,03 0,02

bireysel random hata 0,16 0,17 0,16

Cizelge 4.14. 7. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

XVI gériintileme set-up hatalarn

HASTA 7 X ¥ z
GORUNTU 1 0,01 -0,05 -0,26
GORUNTU 2 -0,11 -0,05 -0,09
GORUNTU 3 0,02 -0,16 -0,28
GORUNTOU 4 0,02 -0,16 -0,06
GORUNTU 5 0,06 -0,17 0,00
GORUNTU & -0,01 -0,25 0,16
GORUNTO 7 0,11 -0,25 0,17
GORUNTU 8 -0,32 -0,24 -0,20
GORUNTU 9 -0,05 0,09 -0,04
GORUNTU 10 0,18 -0,08 -0,23

ort. bireysel sis. hata -0,03 -0,13 -0,15
bireysel random varyans 0,02 0,01 0,01
bireysel random hata 0,13 0,11 0,10
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HASTA 8
GORUNTU 1
GORUNTU 2
GORUNTU 3
GORUNTU 4
GORUNTU 5
GORUNTU 6
GORUNTU 7
GORUNTU 8
GORUNTU 9

GORUNTU 10
GORUNTU 11

ort. bireysel sis. hata
bireysel random varyans
bireysel random hata

HASTA 8
GORUNTU 1
GORUNTU 2
GORUNTU 3
GORUNTU 4
GORUNTU 5
GORUNTU 6
GORUNTU 7
GORUNTU 8
GORUNTU 9

GORUNTU 10
GORUNTOU 11

ort. bireysel sis. hata
bireysel random varyans
bireysel random hata

Cizelge 4.15. 8. Bag boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV gériintileme set-up hatalan

X

-0,22
-0,10
0,27
-0,18
-0,16
0,29
-0,15
0,18
0,08
-0,19
-0,12

-0,03
0,04
0,19

Y i
-0,25 -0,11
-0,22 0,34
0,11 0,19
0,13 0,27
-0,11 0,24
-0,15 -0,22
0,11 0,17
-0,10 0,26
-0,18 0,30
-0,11 0,23
-0,22 0,12
-0,09 0,16
0,02 0,03
0,14 0,17

Cizelge 4.16. 8. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

XVI gériintiileme set-up hatalan

X

0,22
-0,21
0,14
0,04
0,04
0,19
0,16
-0,06
0,14
-0,06
0,24

0,08

0,02
0,14
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¥ z
0,23 -0,09
-0,05 -0,16
-0,02 0,14
0,03 -0,06
0,23 -0,10
-0,02 -0,13
-0,24 0,10
-0,17 0,19
-0,23 0,09
-0,16 0,09
-0,06 -0,26
-0,04 -0,02
0,03 0,02
0,16 0,15
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Cizelge 4.17. 9. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV gériintiileme set-up hatalan

HASTA 9 X ¥ i
GORUNTU 1 -0,04 0,11 -0,18
GORUNTU 2 -0,31 0,28 0,27
GORUNTU 3 0,11 -0,13 0,16
GORUNTU 4 0,13 0,17 0,21
GORUNTU 5 -0,22 0,22 0,13
GORUNTU & 0,10 -0,10 -0,14
GORUNTO 7 0,21 -0,11 -0,28
GORUNTU 8 -0,15 0,17 0,22
GORUNTU 9 0,11 0,13 0,12
GORUNTU 10 0,06 -0,19 0,13
GORUNTU 11 0,15 -0,24 0,25

ort. bireysel sis. hata -0,01 -0,02 -0,04

bireysel random varyans 0,03 0,03 0,04

birevsel random hata 0.17 0.18 0.20

Cizelge 4.18. 9. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

XVl gériintiileme set-up hatalan

HASTAS X Vi z
GORUNTU 1 0,06 -0,20 0,12
GORUNTU 2 0,11 0,27 0,26
GORUNTU 3 0,17 0,17 -0,08
GORUNTU 4 -0,01 -0,04 0,19
GORUNTU 5 0,05 -0,12 0,05
GORUNTU 6 -0,14 -0,18 0,33
GORUNTO 7 0,16 -0,01 0,25
GORUNTU 8 0,22 0,12 0,34
GORUNTU 9 -0,28 -0,23 0,14
GORUNTU 10 -0,31 -0,04 -0,28
GORUNTU 11 0,10 0,18 0,17

ort. bireysel sis. hata -0,08 -0,03 -0,18
bireysel random varyans 0,03 0,03 0,02
bireysel random hata 0,16 0,17 0,14
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Cizelge 4.19. 10. Bas boyun hastasi icin bulunan kV degerleri

kV- kV gérintiileme set-up hatalan

HASTA 10 X ¥ z
GORUNTU 1 0,06 -0,23 0,14
GORUNTO 2 -0,19 0,03 0,20
GORUNTU 3 0,18 0,21 0,33
GORUNTO 4 -0,20 -0,10 -0,15
GORUNTU 5 0,25 0,34 -0,31
GORUNTU 6 0,09 0,10 0,27
GORUNTO 7 0,11 -0,14 0,24
GORUNTU 8 0,04 0,17 0,21
GORUNTU 9 -0,16 0,24 0,38
GORUNTU 10 -0,14 0,11 0,20

ort. bireysel sis. hata 0,00 0,07 0,15
bireysel random varyans 0,03 0,03 0,05
bireysel random hata 0,16 0,18 0,22

Cizelge 4.20. 10. Bas boyun hastasi icin bulunan XVI degerleri

XVI gériintiilleme set-up hatalan

HASTA 10 X y z
GORUNTU 1 0,20 0,40 -0,30
GORUNTU 2 0,15 -0,10 0,21
GORUNTU 3 0,03 0,04 0,23
GORUNTU 4 0,02 -0,16 0,21
GORUNTU 5 -0,30 0,24 0,19
GORUNTU 6 0,18 -0,09 0,36
GORUNTU 7 0,13 -0,06 0,25
GORUNTU 8 0,03 -0,14 0,31
GORUNTU 9 -0,13 -0,13 0,08
GORUNTU 10 -0,09 0,16 0,27

ort. bireysel sis. hata 0,02 0,02 0,18
bireysel random varyans 0,02 0,04 0,03
bireysel random hata 0,16 0,19 0,18
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Cizelge 4.21. 10 bas boyun hastasi i¢in bulunan degerler

Popiilasyon Sistematik | Popiilasyon Random

Marjin M
Hatas1 X (cm) Hatas1 o (cm) arjin M (cm)

z, z, z, G, | 0, | @, | M, | M, | M,

kV-

KV 0,061 | 0,057 | 0,098 | 0,187 | 0,190 | 0,191 | 0,284 | 0,276 | 0,380

XVI | 0,094 | 0,069 | 0,105 | 0,135 | 0,154 | 0,149 | 0,330 | 0,280 | 0,367
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5. TARTISMA

Radyasyon tedavisinde amaclanan, risk altindaki organlarin alacagi radyasyon
dozunun en aza indirilmesiyle birlikte hedef hacim dozunun maksimize edilmesidir (Low
2011). Bu amaca ulagsmak i¢in hedefin sinirlarin1 ve hedefin tedavi i¢in dogru yerde olup
olmadiginin saptanmasi gerekmektedir (Little 2003). Radyasyon tedavileri dncesinde
kilovolt (kV) radyografik goriintiilleme gibi iki boyutlu (2B) goriintiileme sistemleri ile
dijital olarak yeniden yapilandirilmis rontgen filmi (DRR) goriintiileri eslenerek 2B’de
tedavi merkezi dogrulamasi yapilmaktadir. Giinlimiizde modern hizlandiricilara entegre
edilen Konik Huzmeli Bilgisayarli Tomografi (CBCT) ile ii¢ boyutlu (3B) goriintiiler elde
edilmektedir. Bu 3B goriintiilerle planlama sirasinda alinan Bilgisayarli Tomografi (BT)
goriintiileri eslenerek hastanin set-up (kurulum) farkliliklar tespit edilmektedir. Tedavi
stiresince periyodik olarak alinan bu goriintiiler, 2B-2B ya da 3B-3B olarak ya kemik
yapilarin ya da hacimsel olarak hedef hacimlerin sistem tarafindan gri skalaya gore
oturtulmasi ve/veya kritik organlarin eslestirilmesi sonucu sag-sol (RL), superior- inferior
(SI) ve anterior- posterior (AP) yonlerindeki set-up (kurulum) farkliliklar:
belirlenmektedir (Kang 2010).

Gelistirilen Goriintli Esliginde Radyasyon tedavisi (IGRT); radyasyon tedavi
yontemlerinin ve tedavi alanlarinin dogrulanmasini saglayan bir teknik olarak
kullanilmaktadir (Goyal, 2014). IGRT, radyasyon tedavilerinin optimizasyonu, tedavi
sirasindaki normal dokularin aldigi dozu en diisiik seviyede tutmak ve geometrik
dogruluk degerlendirilmesini saglamaktadir.

Radyasyon tedavisi silirecinde geometrik belirsizliklerin 6nemli bir kaynagi, hasta
yerlestirme sirasindaki set-up (kurulum) hatalar1 olmaktadir. Bu hatalar, sistematik
hatalara (ayn1 yonde ve biiylikliikte meydana gelen tekrarlanabilir tutarli hatalar) ve
rastgele hatalara (yon ve biiyiikliikk bakimindan farklilik gdsterir) ayrilmaktadir. Rastgele
hatalar doz dagilimini bulanik hale getirirken, sistematik hatalar kiimiilatif doz
dagiliminin kaymasina neden olmaktadir. Bu hatalar genel tedavi basarisinda 6nemli bir
rol oynadigindan, radyasyon tedavisi sirasinda bu hatalar1 en aza indirgemek ve kalan
geometrik belirsizlikleri telafi etmek icin CTV ¢evresinde emniyet marjlarini(sinirlari)
uygulamak temel 6neme sahip olmaktadir (Mesias 2016). Bu nedenle risk altindaki
organlarda beklenmedik yiiksek dozlar1 6nlemek i¢in PTV hacmi belirlenmekte ve risk
altindaki organ hacmine gore doz degisimleri yapmak gerekmektedir.

Tedavi sirasinda bu etkenlerden dolay: risk altindaki organlar ve hedef hacmi
hareket etmektedir. Dolayisiyla bu geometrik degisimin etkisiyle degisen alan boyutlarina
bagli olarak izodoz dagilimlar1 da farklilik gdstermektedir. Yapilan caligmalara bagh
olarak, set-up hatalarin1 gidermek icin belirlenen bu marjlar1 tanimlamanin bir¢ok yolu
oldugu goriilmektedir.

Bu caligmalardan birisi, Ceylan ve arkadaslar1 tarafindan yapilan 8 bas- boyun ve
9 akciger Yogunluk Modiilasyonlu radyasyon tedavisi (IMRT) tedavi planlarinin kV
enerji mertebesindeki fotonlarla elde edilen iki boyutlu ve li¢c boyutlu BT-CBCT ile
belirlenen set-up hatalarinin karsilastirildigt ¢alismadir. Calismada 8 bas-boyun
hastasinin IGRT siireglerinden elde edilen goriintiiler incelenerek, haftada iki kez kV-kV
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goriintiilemenin pozisyon hatalarin1 azaltacagi gosterilmistir. Bas-boyun hastalar1 i¢in
ortalama X, y, z koordinatlarindaki sapmalar1 kV-kV gériintiilemelerde <2 mm altinda
bulunmustur (Ceylan 2015).

Diger bir calisma Lu ve ark. tarafindan 10 bas-boyun hastasi i¢in tedavi 6ncesi ve
sonrast CBCT taramalar1 yapildiginda RL (sag-sol), SI (Superior- inferior ) ve AP
(Anterior- Posterior) yonlerinde sirasiyla 4,9 mm, 4,0 mm ve 6,3 mm' lik bir marj gerekli
oldugu bulunmustur (Lu 2012).

Mesias ve ark. tarafindan 8 farkli tedavi bolgesi i¢in sistematik set-up hatalar1 9504
CBCT calismasi kullanilarak analiz edilmekte ve bir CTV-PTV marj1 geniglemesi
onerilmektedir. Sonuglar, bas-boyun tedavisinde degisimlerin kiigiikk oldugunu
gostermektedir. Sistematik ve rastgele kurulum hatalar1 5 mm'den kiigiik bulunmustur
(Mesias 2016).

Yaptigimiz bu ¢aligmada bas-boyun hastalarinin Hacimsel Modiilasyonlu Ark
Tedavi (VMAT) teknigi kullanilarak iki boyutlu kV ve ii¢ boyutlu CBCT goriintiileri
yardimiyla, PTV marjlarinin istatistiksel analizinin yapilmasimi kapsamaktadir. Bu
sonuclar kullanilarak set-up farkliliklarinin doz dagilimina etkisi ve PTV marjlarinin
yeterliligi  istatistiksel olarak degerlendirilmesi amaclanmistir. Klinik  rutin
uygulamasinda tek bir deger olmamakla birlikte en fazla 5 mm marj ile yeni alanlar
olusturulmaktadir.

10 bas boyun hastasi i¢in degerlendirilen veriler sonucunda iki boyutlu goriintii
verileri igin CTV’ ye verilmesi gereken marj degeri RL (sag-sol), SI (Superior- inferior )
ve AP (Anterior- Posterior) yonlerinde sirastyla 2,8 mm, 2,8 mm ve 3,8 mm bulunmustur.
Ayni hastalarda ilgili diizlemlerde ii¢ boyutlu goriintii verilerinden de elde edilen marj
degeri sirasiyla 3,3 mm, 2,8 mm ve 3,7 mm idi.

iki farkli goriintiileme tekniginden elde edilen marj degerler kendi arasinda
uyumluluk gostermektedir. Ayrica literatiir verilerine benzer marj degerler elde
edilmistir.
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6. SONUCLAR

Goriintlilemelerle yapilan eslestirmelerden elde edilen tedavi masas1 kaydirma
degerleri kullanilarak PTV marjlar1 hesaplanmistir. Hesaplanan bu marjlar hali hazirda
kullanilan marjlar ile karsilastirilmistir. Hesaplanan farklar sonucu hali hazirda kullanilan
PTV marjlar1 degerlendirilmistir.

10 bas boyun hastas1 i¢cin degerlendirilen veriler sonucunda iki boyutlu ve ii¢
boyutlu goriintii verileri icin CTV’ ye verilmesi gereken marj degeri RL (sag-sol), SI
(Superior- inferior ) ve AP (Anterior- Posterior) yonlerinde 0,5 cm’nin altinda bulunmus
olup klinikte verilen marjlarin yeterli oldugu sonucuna ulastlmistir.

Ancak toplam tedavi siirecinde goriintiileme tekrarimin protokolii, kV-kV veya
kV-CBCT goriintilleme islemleri nedeniyle hastaya verilen ek radyasyon dozun
degerlendirilmesi g6z 6niinde bulundurulmalidir.
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