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Kanser hastalarinin %1 ila %4 tinde timorlii bolge veya tiimoriin yakinindaki saglikli dokuda alinan doz
miktarint etkileyecek metal protezler bulunmaktadir. Yapilan caligmalar yiiksek atom numarasi ve
yogunluga sahip metal protezlerin heterojenlik nedeniyle doz dagilimini etkiledigini gostermektedir.Bu
nedenle calismanin temel amaci BT de artefakt diizeltme algoritmalarmin tedavide hedef hacim
belirlemedeki ve doz dagilimi iizerindeki etkisini degerlendirmektir.

Bu amag¢ ile CoCrMo alasimli ve Ti6Al4V alasimli implantlar kullanilarak bir ekstremite fantomu
tasarlanmig, tretilmis ve kalite kontrolleri yapilmistir. % doz farki degerleri MOSFET ve OSL’den elde
edilen doz degerlerinin TPS’den elde edilen doz degerleri ile karsilastirilmasi sonucu elde edilmistir.
CoCrMo alagimli femural implant igin % doz farki degerleri, MAR(-) 3B-KRT tedavi planlamasinda en
yitksek %21,27, MAR(+) 3B-KRT tedavi planlamasinda en yiiksek %10,96, MAR (-) VMAT tedavi
planlamasinda en yiiksek %16,72, MAR(+) VMAT tedavi planlamasinda %12,12 olarak OSL dozimetri
sistemiyle kaydedilmistir. Ti6Al4V alagimli femur plaka imlant1 i¢in % fark degerleri, MAR(-) 3B-KRT
tedavi planlamasinda en yiiksek %13,68, MAR (+) 3B-KRT tedavi planlamasinda en yiiksek %5,46,
MAR(-) VMAT tedavi planlamasinda en yiiksek 13,98, MAR (+) VMAT tedavi planlamasinda %9,96
olarak yine OSL dozimetri sistemiyle kaydedilmistir. MOSFET dozimetri ile kaydedilen % doz fark:
degerleri, OSL sistemi ile kaydedilen % doz farki degerlerinden daha diisiiktiir.

Bu farklar metalik implant kaynakli oldugu icin ve MAR algoritmas1 kullanildig1 durumda azalma
gosterdigi i¢in radyoterapide tedavi planlamada tercih edilecek bir opsiyon olarak goriilmektedir.

Subat 2025, 67 sayfa

Anahtar Kelimeler: Radyoterapi, artefakt azalimi, MOSFET, OSL



ABSTRACT

ANALYZING THE EFFECT OF METAL ARTIFACT REDUCTION SOFTWARE
USED IN COMPUTED TOMOGRAPHY ON DOSE DISTRIBUTION IN
RADIOTHERAPY TREATMENTS

Tugge Sevim OZAN

Ankara University
Institude of Nuclear Sciences
Health Physics Master Program
Medical Physics Department

Supervisor: Assoc. Prof. Dr. Bahadir SAYGI
Co-Supervisor: Assist. Prof. Dr. Taha ERDOGAN

Between 1% and 4% of cancer patients have metal prostheses in the tumor area or in healthy tissue near
the tumor, which may affect the dose received. Studies have shown that metal prostheses with high atomic
number and density affect the dose distribution due to heterogeneity. Therefore, the main aim of this study
is to evaluate the effect of artifact correction algorithms on the target volume determination and dose
distribution in CT.

For this purpose, an extremity phantom was designed, manufactured and quality controlled using CoCrMo
alloy and Ti6AI4V alloy implants. % Dose difference values were obtained by comparing the dose values
obtained from TPS with MOSFET and OSL dosimetry systems.The % dose difference values for the
CoCrMo alloy femural implant were recorded by OSL dosimetry system as 21.27% for MAR(-) 3D-CRT
treatment planning, 10.96% for MAR(+) 3D-CRT treatment planning, 16.72% for MAR (-) VMAT
treatment planning and 12.12% for MAR(+) VMAT treatment planning. For the Ti6Al4V alloy femoral
plate implant, the highest dose difference values were 13.68% in MAR(-) 3D-CRT treatment planning,
5.46% in MAR(+) 3D-CRT treatment planning, 13.98% in MAR(-) VMAT treatment planning, and 9.96%
in MAR(+) VMAT treatment planning, again with OSL dosimetry. The % dose difference values recorded
with MOSFET dosimetry are lower than the % dose difference values recorded with OSL system.

Since these differences are due to metallic implants and decrease when the MAR algorithm is used, it is
seen as a preferable option for treatment planning in radiation therapy.

February 2025, 67 pages

Keywords: Radiation therapy, Artifact reduction, MOSFET, OSL
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1. GIRIS

Radyoterapi, kanserle miicadele eden bir¢ok insan i¢in etkin bir tedavi se¢enegidir ve
miimkiin oldugunca ¢ok saglikli dokuyu korurken tiimorleri hedef alma ve kiigiiltme sans1
sunar (Chandra vd. 2021). Basarili radyoterapinin merkezinde, tiimor bolgesinin
haritasin1 ¢ikarmak i¢in ayrintili goriintiilemeye dayanan hassas tedavi planlamasi yer
alir. Bilgisayarlt Tomografi (BT) taramalari, doz hesaplamalarina ve tedavi stratejilerine
rehberlik etmek i¢in anatomi ve doku yogunlugu hakkinda temel bilgiler saglayan bu
slirecin temel tasidir (Alaei vd. 2014). Ancak dis dolgulari, ortopedik protezler ve cerrahi
donanim gibi metal implantlar bu siireci zorlastirabilir. Bu malzemeler genellikle BT
goriintlilerinde ¢izgiler veya golgeler olusturarak O6nemli ayrintilarin goriilmesini
zorlagtirir ve tedavi planlamasi i¢in ¢ok 6nemli olan 6l¢limlerin dogrulugunu bozar.
Artefakt olarak bilinen bu bozulmalar, daha az hassas radyasyon verilmesine yol agarak
potansiyel olarak tedavinin etkinligini etkileyebilir ve saglikli dokularin radyasyona
maruz kalma riskini artirabilir ( FleBner vd. 2015). Bu zorlugun iistesinden gelmek i¢in
gelismis Metal Artefakt Azaltma (MAA) yazilim algoritmalar: gelistirilmistir. Bu araclar,
metal implantlarin neden oldugu bozulmalar1 azaltarak veya hatta ortadan kaldirarak BT
goriintlilerini temizlemek icin calisir. MAA yazilimi, ara degerleme (interpolasyon)
yontemleri, yinelemeli rekonstriiksiyon ve ¢ift enerjili goriintiileme gibi daha karmasik
teknikler kullanarak daha net goriintiiler ve daha dogru oOlglimler saglamayi
amaclamaktadir (Gjesteby vd. 2016). MAA teknolojisi tanisal goriintiillemede umut vaat
ederken, radyoterapi doz planlamasi {izerindeki etkisi tam olarak anlasilamamistir.
Radyoterapi bliyiik oOlgiide BT taramalarindan elde edilen hassas Ol¢limlere baglh
oldugundan, MAA yaziliminin getirdigi degisiklikler tedavi planlamasini iyilestirebilir
veya zorlastirabilir. Bu etkilerin anlasilmasi, klinik uygulamada kullanimi hakkinda
bilingli kararlar vermek igin gereklidir (Kidoh vd. 2014). AAPM Task Group TG-63’ ¢
gore kanser hastalarinin %1 ila %4 tinde tiimorlii bolge veya tiimoriin yakinindaki saglikli
dokuda alinan doz miktarini etkileyecek metal protezler bulunmaktadir (Reft vd. 2003).
Yapilan caligmalar yiliksek atom numarasi ve yogunluga sahip metal protezlerin
heterojenlik nedeniyle doz dagilimmi etkiledigini gostermektedir (Singh vd. 2024).
Viicudun diz, eklem, kol, kal¢a gibi kisimlarinda kullanilan protezlerin yiiksek atom

numaralarma sahip oldugu gercegi goz Oniline alindiginda radyoterapideki doz



dagiliminda 6nemli bir etkiye sahip oldugu sdylenebilir. Protez varlifinda, sacilan
radyasyon nedeniyle birincil radyasyonun sogurulmasi azalabilir veya artabilir. Bu durum
hedeflenen dokuya, hedeflenen radyasyon dozunun az veya ¢ok verilmesine neden olur

(Alvarez vd. 2021).

Glinimiizde metalik implantlara sahip insan sayisinin artmasiyla, RT’de tedavi
planlamasi oncesinde alinan BT goriintiileri {izerinde de metal artefakt goriilme oran
artmustir (Giantsoudi vd. 2017). Metal protez tarafindan asir1 foton sogurumu ile belirgin
goriintli artefaktlari, BT numarasi hatalari, yogunluk hatalar1 ve doz hesaplama hatalari
olusmaktadir (Giantsoudi vd. 2017). Mevcut BT tarayicilarinda demet sertlesmesi,
sacilan radyasyon ve giiriiltii olusumu i¢in bir dizi diizeltme adimi igermesine ragmen,
metal implantlarin RT tedavi alaninin i¢inde veya yakininda bulundugunda, bu
diizeltmeler yeterli olmaz (Abramovitch ve Rice 2014). BT taramasinda olusan metal
artefaktlar, RT tedavi planlamasi i¢in hedef hacim belirlemede ve kritik organlarin
konturlanmasinda zorluga sebep oldugu gibi, doz hesaplama dogrulugunda da ciddi
azalmalara neden olmaktadir. Bu nedenle metal implant varliginda RT tedavi dozunu
belirlemek 6nemli hale gelmektedir (Gupta vd. 2015). Protezlerin dokuya gore yiiksek
yogunlugu ve atom numarasi, 1sinlar bu yapilardan gectiginde radyoterapi dozunun
hesaplanmasinda zorluklar yaratir. Radyoterapide tedavi dncesi alinan, protezlerin BT
goriintiilemesi sirasinda  Ortlisme  (list {iste binme) nedeniyle ¢izgi artefaktlar
olugsmaktadir. Bu artefaktlar, goriintiilerin tanisal kalitesini diisiiriir ve doz hesaplamasi
icin gereken yogunluk bilgisinde hataya sebep olur (Jeon vd. 2024). Bu ¢alismanin temel
amact kullanilacak metalik protezlerin radyoterapi tedavi dozundaki etkisini
degerlendirmektir ve bu calismanin ikincil amaci ise BT de artefakt diizeltme

yontemlerinin tedavide hedef belirleme ve doz hesabi iizerine etkisini degerlendirmektir.

Bu tez caligmasi alt1 boliimden olusmaktadir. Birinci boliimde arastirma problemi ve
temeli agiklanmustir. ikinci béliimde, tez calismasina dair temel kavramlar sunulmustur.
Ucgiincii boliimde, kullanilan materyal ve ydntemler aciklanmistir. Dérdiincii béliimde
elde edilen veriler sunulmustur. Besinci boliimde elde edilen veriler tizerinden literatiir

ile karsilatirma yapilmis, son boliimde de konuyla ilgili 6nerilerde bulunulmustur.



2. TEMEL KAVRAMLAR

2.1 Biyomalzemeler ve Biyouyumluluk

"Biyomalzeme" taniminin en erken 6rneklerinden biri, 1967 yilinda Dr. Jonathan Cohen
tarafindan verilmistir (Cohen 1967). Cohen’in onerdigi kategoriler metaller, kemik ve
greft olarak kullanilan kemik tiirevleri, plastikler, seramikler ve kompozitler 6zellikle
ortopedi alanina odaklanildiginda neredeyse kapsamli sayilabilir. Mercan (Guillemin vd.
1987) veya biyoglass (Moore vd. 2001) gibi kemik tiirevi olmayan greft malzemeleri
heniiz kullanimda degildi. Biyomalzeme" terimi i¢in ilk genis kabul géren tanim, 1974
yilinda Clemson, Giiney Carolina (ABD) kentinde diizenlenen altinc1 "Y1llik Uluslararasi
Biyomalzeme Sempozyumu" sirasinda ortaya atilmistir: "Biyomalzeme, canli bir sistem
icine implante edilmek veya onunla biitiinlesmek {izere tasarlanmis, sistematik olarak
farmakolojik agidan inert bir maddedir." Hem inert (n6tr) hem de aktif maddeleri
kapsayan, genis ¢apta kabul goren bir biyomalzeme tanimi ilk kez 1982 yilinda Bethesda,
Maryland (ABD) kentinde diizenlenen "Ulusal Saglik Enstitiileri Biyomalzemelerin
Klinik Uygulamalar1 Uzerine Konsensiis Gelistirme Konferans1 Bildirisi" sirasinda
yapilmistir (Patel ve Gohil 2012): "Viicut dokusu, organi veya fonksiyonunu tedavi eden,
destekleyen veya yerine gegen bir sistemin biitiinii ya da pargasi olarak herhangi bir siire
boyunca kullanilabilen, ila¢ disindaki, sentetik ya da dogal kdkenli bir madde veya madde
kombinasyonu.” Bu tanim, temelde Dr. Cohen'in (1967) agiklamasinin bir genisletmesi
olup iki 6nemli eklemeyi icermektedir: "in vivo (canli) siire" kavrami ve biyomedikal
islevin 6neminin agikga belirtilmesi. Biyomalzemelerin performansinin zamanla siirmesi
beklenmekte ve olasi olumsuz reaksiyonlarin yalnizca baslangi¢c uygulamasi sirasinda
degil, tiim kullanim siiresi boyunca Onlenmesi gerekmektedir. Yasam siiresinin
artmasiyla daha giivenli ve daha uzun 6miirlii biyomalzemelere olan ihtiya¢ da artmuistir.
1987 yilinda tamamen farkli ve yenilik¢i bir biyomalzeme tanimi yapilmistir (Williams
1987): "Biyomalzeme, tibbi bir cihazda kullanilan, biyolojik sistemlerle etkilesime
girmesi amaclanan, canli olmayan bir malzemedir." Bu tanim ilaglar1 acikca
dislamamakla birlikte "canli olmayan" kavrami etrafinda sekillenmektedir. Buna gore
biyomalzemelerin uygulandiklarinda "canli dokulardan" olusmamasi gerekmektedir

(Scierski 2010). En yaygin kabul géren biyomalzeme tanim1 aslinda 1991 yilinda Birlesik



Krallik’in Chester kentinde diizenlenen "Konsensiis Konferansi1" sirasinda yapilmastir:
"{laglar disinda herhangi bir madde veya madde kombinasyonu, sentetik ya da dogal
kokenli, viicut dokusu, organi veya fonksiyonunu kismen ya da tamamen destekleyen
veya degistiren ve bireyin yasam kalitesini siirdiirmek veya iyilestirmek amaciyla
herhangi bir siireyle kullanilabilen malzeme." (Greco vd. 2004) 1982 yilindaki tanima
yapilan en Onemli ekleme "yasam Kkalitesinin iyilestirilmesi" kavramidir (Greco vd.
2004). Buna gore, bir malzemenin biyomalzeme olarak tanimlanabilmesi i¢in
uygulamasindan elde edilen faydalarin dezavantajlarindan agikga {istlin olmasi
gerekmektedir. Ancak, her bireyin yasam kalitesini degerlendirmek i¢in net ve evrensel
olarak kabul edilmis standartlarin olmamasi bu tanimin muhtemelen tiim olasi
uygulamalar1 kapsayacak kadar genis ama bir o kadar da belirsiz ve goreceli oldugunu

gostermektedir (Fitzpatrick vd. 1992).

2.1.1 Simiflandirma

Biyomalzemeleri simiflandirmanin en yaygin iki yolu, fiziksel veya fizikokimyasal
yapisina gore (metal, seramik, polimer ve kompozitler) ve biyolojik ¢evreyle etkilesim
derecesine gore (inert, biyolojik olarak aktif, biyoabsorbe edilebilir) yapilmaktadir. Her
iki siniflandirma da anlamli olmakla birlikte, tarihsel kesifler dizisine bakildiginda
yetersiz veya karisikliga sebep olabilir. Insanlik, ilk inert seramigi sentezleyebilmeden
cok oOnce, istemeden de olsa polimer matris kompozit malzemeleri (katran) kullanarak

g6z implantlar1 tiretmistir (Seymour ve Kauffman 1992).

2.1.2 Metalik implantlar

Metalik implantlar, kas-iskelet sistemi gibi zorlu mekanik kosullarla en uyumlu
malzemelerden biri olarak 6ne ¢ikar. Bu malzemeler, 6zellikle agir, uzun siireli ve ani
yiiklemelere kars1 gosterdikleri dayaniklilik nedeniyle tercih edilmektedir. Yani, belirli
smirlar i¢inde, 6zelliklerini kaybetmeden bu tiir yiiklemelere kars1 dayanabilirler. Metalik

implantlar, saf metal ve alasim elemanlar1 olarak iki ana kategoriye ayrilirlar. Bu



siiflandirma, malzemelerin 6zelliklerine ve kullanim alanlarina gore belirlenir (Giir ve
Taskin 2004). Implant malzemesi olarak paslanmaz celikler, Co-Cr alasimlar1 ve Ti
alasimlar tercih edilmektedir. CoCrMo alasimili malzemeler iyi mekanik 6zelliklerinden
ve agir yiiklere kars1 dayanimindan dolay1 kalga ve diz atroplastisinde, bunun yaninda da
discilikte tercih edilmektedir. Diz, kal¢a ve dis implantlarinda kullanilan Ti implantlar ise
iyi biyouyumluluk o6zellikleri ve hafif olmasi avantajlarinin yaninda iiretimi zor ve

pahalidir (Giiner ve Meran 2020)

2.1.3 Biyouyumluluk

Biyouyumluluk, biyomalzeme bilimi alaninda sik¢a bahsedilen bir terim olmasina
ragmen, gercekte neyi kapsadigt ve bu kavrami tanimlayan temel mekanizmalar hakkinda
hala 6nemli bir belirsizlik bulunmaktadir. Liverpool'da diizenlenen 2. Konsensiis
Konferansi'nda, uzmanlar biyouyumlulugu “bir malzemenin belirli bir uygulamada
uygun bir konak tepkisiyle performans gosterme yetenegi” olarak tanimlamistir (Gatti ve
Knowles 2002). Bu tanim, biyouyumlu malzemelerin tamamen “inert” olmasi
gerekmedigini, esas 6nemli olanin konagin viicudunun malzemeye nasil tepki verdigi
oldugunu vurgulamaktadir. Ancak bu geleneksel yaklagimi zorlayan iki 6nemli degisim
olmustur. Ilk olarak, bazi tibbi uygulamalar, malzemelerin inert malzemelerde oldugu
gibi yalnizca gz ardi edilmek yerine dokularla aktif bir sekilde etkilesime girmesini
gerektiriyordu. Ikinci olarak, diger bazi uygulamalar, malzemelerin viicutta siiresiz olarak
kalmak yerine zamanla bozunmasini gerektiriyordu. Bu degisiklikler, biyouyumluluga
daha dinamik bir bakis agis1 ihtiyacin1 ortaya koymustur. Bu nedenle, 2008 yilinda
biyouyumluluk kavrami: “Bir malzemenin, bir tibbi terapi ile ilgili olarak istenilen
islevini yerine getirme yetenegi; alict ya da bu terapiden faydalanan kiside herhangi bir
istenmeyen yerel veya sistemik etki olusturmadan, o spesifik durumda en uygun faydali
hiicresel ya da doku tepkisini olusturmasi ve bu terapinin klinik olarak ilgili
performansini optimize etmesi” seklinde yeniden tanimlanmistir (Williams 2008). Bu
giincellenmis tanim, zarar1 Onlemenin Otesinde, faydali doku tepkilerini ve tibbi
terapilerin genel etkinligini onceliklendiren daha diisiinceli ve niianshi bir yaklagimi

vurgulamaktadir.



2.2 Foton Etkilesimleri

Bir X veya gama 1s1n1, bir ortamdan gegtiginde, fotonlar ve madde arasinda etkilesim
gerceklesebilir ve bu etkilesim sonucunda ortama enerji aktarilir. Bu enerji transferinin
ilk adimi, ortamin atomlarindan elektronlarin firlatilmasini igerir. Firlatilan bu yliksek
hizli elektronlar, yollar1 boyunca atomlarin iyonlagsmasina ve uyarilmasina yol agarak
enerjilerini aktarir. Eger bu sogurucu ortam viicut dokularindan olusuyorsa, birikmis
enerji hiicrelere zarar vererek onlarin lireme kapasitelerini yok edebilir. Ancak, ¢ogu

zaman sogurulan enerji 1s1ya doniisiir ve biyolojik bir etki yaratmaz.

Bir foton 151n1, bir malzeme tarafindan absorbe edildiginde, dort ana etkilesim tiiriinden
biriyle azalir: kohorent sagilma, fotoelektrik etki, Compton sagilmast ve ¢ift olusum

(Khan ve Gibbons 2014).

Bu etkilesimlerin her biri, fotonun enerjisi ve sogurucu malzemenin atom numarasina

bagl olarak farkli azalim katsayilariyla tanimlanir.

2.2.1 Kohorent sa¢ilma

Kohorent sagilma, Rayleigh sacilmasi veya klasik sagilma olarak bilinir. Bu siireg,
elektromanyetik radyasyonun dalga ozelligini g6z oniinde bulundurarak agiklanabilir.
Foton etkilesmesi, bir elektromanyetik dalganin elektronun yakinindan gecerek onu
salinimina neden olur. (Sekil 2.1). Salinan elektron, enerjiyi gelen dalga ile ayni frekansta
yeniden yayar. Bu durumda, sag¢ilan X-1s1m1 gelen 1sinla ayni dalga boyuna sahip olur. Bu
da demek oluyor ki, fotonun hareketi sirasinda enerji kaybi1 yasanmaz ve ortamda
herhangi bir enerji sogurulmaz. Tek etkisi, fotonun kiiciik bir aciyla sagilmasidir

(Podgorsak 2005, Khan ve Gibbons 2014).
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Sekil 2.1 Koherent sagilma (Khan ve Gibbons 2014)

Kohorent sacilma, genellikle yiiksek atom numarasina sahip malzemelerde diisiik enerjili
fotonlarin etkilesime girmesiyle gerceklesir. Bu durumda, fotonlar malzemenin
atomlartyla etkilesimde bulunarak ortamdan kiigiik bir agiyla sacilir, ancak bu siiregte

enerji kayb1 olmaz (Khan ve Gibbons 2014).

2.2.2 Fotoelektrik etki

Fotoelektrik etki, bir fotonun bir atom tarafindan tamamen sogurulmasi ve ardindan bu
fotonun enerjisinin atomdaki bir elektron tarafindan alinarak firlatilmas ile gergeklesir
(Sekil 2.2). Bu etkilesimde, fotonun tiim enerjisi (hv) atom tarafindan sogurulur ve atomik
elektrona aktarilir. Firlatilan elektronun (fotoelektron) kinetik enerjisi, gelen fotonun
enerjisinin (hv) atomdaki elektronun baglanma enerjisinden (Eb) farki kadar olur (hv —

Eb). h, Plank sabitini temsil eder.

Fotoelektrik etki genellikle atomun i¢ kabuklarindan biri, yani K, L, M ya da N
kabugunda gergeklesir. Fotoelektron atomdan firlatildiktan sonra, olusan bosluk
nedeniyle atom uyarilir. Atom, kararli hale gelmek icin bir iist yoriingeden bir elektron
gonderir ve bu islem sirasinda karakteristik bir X-151n1 yayilir. Ayrica, fotoelektronun
kinetik enerjisi, etkilesimin gergeklestigi ortamda sogurulur. Yaymlanan X-1511 da bu
ortamda tekrar fotoelektrik etki yaratabilir veya Auger elektronlariin yayinlanmasina

yol agabilir (Khan ve Gibbons 2014).
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Sekil 2.2 Fotoelektrik etki (Mahuvava 2015)

Yiiksek atom numarasina sahip malzemelerde, karakteristik fotonlar daha yiiksek enerjili
olur ve bu fotonlar, fotoelektronlarin hareket ettigi mesafelerden ¢ok daha fazla enerji
biriktirebilir. Fotoelektrik etkinin ger¢eklesme olasiligi, gelen elektronun enerjisine ve
malzemenin atom numarasina bagli olarak degisir (Esitlik 2.1). Bu iliski, su sekilde ifade
edilebilir (Knoll 2010):

~ (2.1)

Rl
o]
S

Esitlikte verilen E gelen fotonun enerjisi, Z hedef malzemenin atom numarasi, m= 3 —
3,5 ve n=4 — 4,5 arasinda degisen bir sabittir (Knoll 2010). Bu esitlige gore, diisiik foton
enerjisi ve yiiksek atom numarasina sahip malzemelerde fotoelektrik etki olasiligi daha
yiiksek olur. Yani, fotonlarin enerjisi azaldik¢a ve malzemenin atom numarasi arttikca,
fotoelektrik etkinin gerceklesme ihtimali artar. Diisiikk foton enerjisi ve yiiksek atom
numarasina sahip malzemelerde fotoelektrik etki olasiligi artar, ¢linkii bu kosullar

fotoelektrik etkiyi tesvik eder (Khan ve Gibbons 2014).

2.2.3 Compton sac¢ilmasi

Compton sagilmasi, gelen fotonun atomun dis yoriingesindeki bir elektronla etkilesime
girmesiyle gerceklesir (Sekil 2.3). Bu etkilesimde, elektronun baglanma enerjisi fotonun

enerjisinden ¢ok daha diisiik oldugu icin, elektron fotondan bir miktar ener;ji alir ve belirli



bir agiyla sacilir (0). Ayn1 zamanda foton da enerjisini kaybeder ve farkli bir aciyla (@)
sacilir. Compton siireci, foton ve elektron arasindaki inelastik carpigsmayi temsil eder.

Enerji ve momentumun korunumu geregi, bu etkilesim su sekilde ifade edilebilir (Esitlik
2.2) (Podgorsak 2005):

Burada, gelen fotonun enerjisi hvy, sacilan fotonun enerjisi hv' (Esitlik 2.3) ve sagilan

elektronun kinetik enerjisi Ex'dir (Esitlik 2.4) .

Sagiian elektron
3}
gelen foton, fry

Sagian foton, /v’
________

'''''

Sekil 2.3 Compton sagilmasi (Oldman 2001)

1

hv' = hVO m (23)
_ a(1—cosB)

Ex = hVO 1+a(1—-cos@) (2.4)

a = hvy/myc? (2.5)

moc? elektronun durgun haldeki 0,511 MeV’lik enerjisidir.



Compton sagilmasi, radyoterapide en sik karsilasilan etkilesim tiirlerinden biridir. Bu
stirecin  gerceklesme olasiligi, foton enerjisinin artmasiyla orantilidir ve atom
numarasindan ¢ok, atomun elektron yogunluguna baglidir. Elektrona aktarilan kinetik
enerji, sagilan fotonun agisiyla dogru orantilidir ve genellikle foton enerjisinin artmasiyla

birlikte artar.

2.2.4 Cift olusum

Bir fotonun enerjisi 1.02 MeV'den biiyiik oldugunda, ¢ift olusum ad1 verilen bir siireg
baslayabilir. Bu durumda foton, atom ¢ekirdeginin elektromanyetik alaniyla etkileserek
enerjisini negatif yiiklii bir elektron (¢) ve pozitif yiikli bir pozitron (e*) ¢iftine aktarir
(Sekil 2.4). Bagli durumdaki bir elektronun enerjisi 0.511 MeV oldugundan, cift
olusturmak i¢in gereken minimum enerji 1.02 MeV'dir. Fotonun enerjisi bu esik degeri
gectiginde, fazla enerji elektron-pozitron ¢iftine kinetik enerji olarak aktarilir. Bu kinetik

enerji miktari, (hv - 1.02) seklinde ifade edilebilir.

he = 0.511 MeV

ho =0.511 MeV

he (>1.02 MeV)

Sekil 2.4 Cift olusum (Abdullah 2017)

Olusan elektron, ortamda serbest bir elektron olarak etkilesimde bulunurken, oldukga kisa
bir dmre sahip olan pozitron, bir yoriinge elektronu ile birlesir. Bu birlesme sonucu, zit
yonlerde hareket eden ve her biri 0.511 MeV enerjiye sahip iki anhilasyon fotonu
salinarak pozitron yok olur. Boylece, momentum ve enerji korunmus olur. Bu fotonlar

daha sonra fotoelektrik etki yoluyla ortam tarafindan sogurulur.
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2.3 Radyoterapi

Radyoterapi (RT), c¢ogunlukla kanser hastalarinin ve bazi kot huylu olmayan
hastaliklarin tedavisinde tek basina veya cerrahi, kemoterapi gibi diger tedavi
yontemleriyle kombine olarak kullanilan iyonlastirict radyasyon yoluyla yapilan bir
tedavi yontemidir. Ayni1 zamanda terapotik radyasyonun biyolojik ve fiziksel temellerinin
degerlendirildigi bir disiplindir. RT'nin amaci, iyi hesaplanmis bir radyasyon dozunu
tanimlanmis, 6nceden belirlenen bir tedavi hacmine vermek; ¢evre saglikli dokulara en
az zarar vermeyi hedeflemek ve kanser hastalarinin yasam kalitesini ve sagkalimini
artirmak i¢in tiimdr hiicrelerinin tamamen yok edilmesini saglamak veya tlimoéral biiyiime
hizin1 6nlemektir. Radyoterapi, dis (eksternal) ve i¢ (internal) olmak lizere iki sekilde
uygulanir. Ozellikle foton ve elektron demetleri kullanilarak uygulanan eksternal
radyoterapi ve internal radyoterapinin cesitli uygulama modaliteleri bulunmaktadir.
Radyoterapide kullanilan radyasyon tiirleri elektromanyetik (X ve gama isinlar1) ve
pargaciklardir (elektronlar, protonlar ve noétronlar). Tedavi teknigine bagli olarak
eksternal (harici) tedaviler uzak bir kaynaktan (¢ogunlukla X, gama isinlar1 ve elektron
pargaciklar1 gibi), brakiterapi tedavileri ise temas yolu ile veya daha ya0020kin
mesafelerden, kaynaklarin dogrudan cilde, viicut ici kavite veya bosluklara gama 1sinlar1
ve beta parcaciklart kullanilarak afterloading (sonradan yiiklemeli) sistemleri ile
uygulanmasi seklinde verilmektedir (Sekil 2.5) (Dirican 2007).

}
' '

Eksternal
1510 Brakiterapi
tedavisi

| |
4 Y ' y ' ! !

[ 3B-KRT ][ YART J[ VMAT J[ GKRT ][ SRC, SRT] [imrakaviter] [ imersistiyel]

Sekil 2.5 En yaygin radyoterapi tedavi teknikleri
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2.3.1 Eksternal radyoterapi tedavi teknikleri

Giiniimiizde yaygin olarak kullanilan eksternal RT modaliteleri, U¢ Boyutlu Konformal
Radyoterapi (3B-KRT), Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART), Hacimsel Ayarli Ark
Terapi (VMAT), Goriintii Klavuzlugunda Radyoterapi (GKRT), Stereotaktik Radyo
Cerrahi (SRC) ve Stereotaktik Radyoterapi (SRT)’dir. Geleneksel 60Co teleterapi teknigi
ise klinikte artik terk edilmeye baslanmistir. GKRT, aslinda konformal radyoterapinin
daha hassas uygulanmasina imkan saglayan sistemlerin gelismesiyle ortaya ¢ikmig bir
tedavi modalitesidir. Tedavi uygulanacak bolgede hareketli organlar varsa (solunum
hareketi, bagirsak haketleri), hareket kaynakli olumsuzluklarin elimine edildigi bir tedavi
bicimidir. SRC ve SRT en gelismis konformal RT teknikleridir. Farkli acilardan
belirlenmis hedef hacme yonlendirilen 151n demetleri cakigsma bdlgesinde yiiksek dozlara
c¢ikarken, normal dokuda hizli doz diisiisiine imkan saglamaktadir. SRC tekniginde hedef
hacme tedavi dozu tek fraksiyonda verilirken SRT tekniginde 2-5 fraksiyonda

uygulanmaktadir.

2.3.1.1 Uc¢ boyutlu konformal radyoterapi (3B-KRT)

Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi (3B-KRT), 20. yiizyilin son ¢eyreginde gergeklesen
teknolojik ilerlemelerle birlikte Onemli bir gelisim gostermistir. Gegmiste, tedavi
alanlarinin sekillendirilmesi radyoterapi cihazlarinin birincil kolimatérleri araciliiyla
kare ve dikdortgen formlarda gerceklestirilmekteydi. Zamanla, alan kenarlarinda kursun
veya serrobend bloklarin kullanimiyla tiimdr hacmini daha hassas bir sekilde 1s1nlamaya
yonelik teknikler gelistirilmistir. Teknolojideki ilerlemeler sayesinde, gilinlimiizde
tagimasi ve uygulanmasi daha pratik olan, gantriye entegre edilmis bilgisayar kontrollii
ikincil alan sekillendiriciler, yani ¢ok yaprakli kolimatorler (MLC), yaygin olarak
kullanilmaya baslanmistir (Sekil 2.6). Bu sistemler, tedavi alanlarinin daha hassas ve
kisiye ozel sekillendirilmesine olanak taniyarak tedavi etkinligini artirmaktadir (Ezzell

vd. 2003, Galvin vd. 2004).

Uc¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi (3B-KRT), bilgisayarli tomografi (BT)

goriintiilerinden elde edilen {i¢ boyutlu anatomik verileri temel alarak, MLC veya bloklar
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yardimiyla tiimor hacmine uyumlu doz dagilimlari olusturmayi amaglayan bir tekniktir.
Bu yontem, tiimor ve hedef dokulara ytliksek dozda 151n verilmesini saglarken, timori
cevreleyen saglikli dokularin maksimum diizeyde korunmasini hedeflemektedir (Khan ve

Gibbons 2014).

Sekil 2.6 Cok yaprakli kolimatér (MLC) (Bortfeld 2006)

Konvansiyonel radyoterapiye kiyasla 3B-KRT’nin en Onemli avantaji, ii¢ boyutlu
simiilasyon goriintiileri {izerinde doz dagilimmin dogrudan goriilebilmesi ve
degerlendirilebilmesine olanak tanimasidir. Bu sayede, kritik organlarin maruz kalacagi
dozlar daha hassas hesaplanarak, saglikli dokularin korunmasi daha etkin bir bi¢imde
saglanabilir (Cetinkaya 2013).

2.3.1.2 Yogunluk ayarh radyoterapi (YART)

Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART), 3B-KRT’nin modern bir versiyonudur. Bu
teknikte, kama (wedge) ve kompansator filtreler gibi yogunluk ayarlayici modiilatorler
kullanilarak 151n yogunluklari modifiye edilip heterojen doz dagilimlar
olusturulabilmektedir. Ancak, bu modiilatorler istenilen yogunluk dagilimini saglamak

icin yeterli olmamakta, bu nedenle giliniimiizde bilgisayar kontrollii, hareketli MLC
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kullanilmaktadir. YART"in temel amaci, hedeflenen tiimor voliimiine miimkiin olan en
yiiksek dozu uygularken, ¢evredeki saglikli dokularin ve riskli organlarin maruz kaldigi
radyasyon dozunu en aza indirerek tiimor kontroliinii en iist diizeye ¢ikarmaktir. Bu siireg,
tedavi  planlamasinda  kullanilan  optimizasyon  algoritmalari sayesinde
gerceklestirilmektedir. Planlama siirecinde, belirlenen hedef hacim i¢in minimum ve
maksimum doz degerleri, riskli organlar i¢in tolerans doz sinirlar1 ve sistemin bu
parametreleri saglamak icin takip edecegi oncelik sirasi gibi kriterler, ters planlama
algoritmasi araciligiyla belirlenmektedir. Hedeflenen doz dagilimi sisteme 6nceden girilir
ve optimizasyon algoritmasinin bu degerlere en uygun ¢O6ziimil {liretmesi beklenir.
Optimizasyon islemi tamamlandiktan sonra olusturulan doz-hacim histogramlari
incelenerek, belirlenen kriterlere en uygun doz dagiliminin saglanip saglanmadig
degerlendirilir (Khan ve Gibbons 2014).

YART teknigi, 6zellikle hedef voliimiin karmasik bir {i¢ boyutlu yapiya sahip oldugu ve
konkav bir seklin i¢inde kritik organlarin bulundugu durumlarda, doz dagilimini optimize
ederek onemli avantajlar saglar. Bu sayede, tiimorlii dokuya yiiksek doz uygulanirken
cevredeki saglikli dokular daha iyi korunabilir. Ancak, YART’imm en O&nemli
dezavantajlarindan biri, normal dokularin daha genis bir alanda diisiik doz radyasyona
maruz kalmasidir. Bu durum, o6zellikle uzun vadede ikincil kanser gelisme riskini
artirabilecegi icin dikkatle degerlendirilmesi gereken bir faktordiir. Bu nedenle, tedavi
planlamasinda risk-yarar dengesi gozetilerek hasta 6zelinde en uygun doz dagilimi

belirlenmelidir (Cetinkaya 2013).

2.3.1.2.1 Statik YART (Step and Shoot Teknigi)

Coklu segment teknigi, ¢esitli kiiciik, homojen ve farkli agirliklara sahip ¢ok sayida MLC
kullanilarak sekillendirilmis alan segmentlerinden olusur (Sekil 2.7). Bu teknikte,
1sinlama yalnizca MLC'lerin pozisyonlarina ulasildiginda ve gantri agis1 gibi diger
parametreler planlanan degerlere eristiginde gergeklestirilir. Bu yontem, dozun daha
hassas bir sekilde hedef alana yonlendirilmesine olanak tanir ve tedavi alanini1 daha etkili

bir sekilde sekillendirir (Cetinkaya 2013).

14



Sekil 2.7 Statik YART teknigi (Sarali 2015)

2.3.1.2.2 Dinamik YART (Sliding Window) teknigi

Statik YART tekniginin gelismis bir versiyonu olan bu teknik, kayan pencere (sliding
window) teknigi olarak da bilinir (Sekil 2.8). Bu yontemde, MLC'ler hareket halindeyken
cihaz 151nlamaya devam eder. Bu hareketli segmentasyon, tedavi alaninin daha dinamik
bir sekilde sekillendirilmesini ve hedef hacimin daha hassas bir sekilde 1sinlanmasini

saglar, boylece tedavi siireci daha esnek ve verimli hale gelir (Cetinkaya 2013).

Sekil 2.8 Dinamik YART Teknigi (Sarali 2015)

2.3.1.3 Hacimsel ayarh ark terapi (VMAT)

VMAT (Volumetric Modulated Arc Therapy), dozun siirekli olarak bir yay veya ark
seklinde verildigi bir YART teknigidir. Bu teknikte, gantri 360° agida donerken 151
yogunlugu ve agilari siirekli olarak modiile edilerek hedef hacme yiiksek dogrulukla doz
verilir. Bu yontem, tedavi siiresini kisaltirken ayni zamanda saglikli dokularin
korunmasina da yardimci olur, ¢ilinkii doz dagilimi ¢ok daha kontrollii ve hassas bir
sekilde yapilabilir (Cedric ve Tang 2011). Bu teknikte, her yogunluk seviyesi igin birden
fazla ark kullanilir ve her ark, birden fazla MLC segmentinden olusur. MLC segmentleri,
gantri rotasyonu siiresince dinamik bir sekilde hareket ederek 1s1n yogunlugunu modiile

eder. Bu yontem, tedavi alanindaki doz dagilimini ¢ok daha hassas bir sekilde ayarlamaya
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olanak tanir, boylece hedef hacme yiiksek doz verilirken gevresindeki saglikli dokularin
korunmasi saglanir (Palma vd. 2010, Mans vd. 2010).

VMAT, yogunluk ayarli ark terapiye (YART) alternatif olarak Yu (1995) tarafindan
onerilmistir. YART da, gantri ve doz hizi sabit tutulur ve cihaz hasta etrafinda belirli bir
rotay1 tamamlar. Ancak YART, sabit doz hizi nedeniyle birden fazla ark plan1 gerektirir.
Bu durumda, yogunluk seviyelerinin sayist gantri arklarinin sayisi ile eslesir ve doz
seviyelerinin ¢oziiniirliigiinii artirmak i¢in ark sayisinin artirilmasi gerekir. Bu da tedavi
siiresinin uzamasina yol agar. Ote yandan, YART tan evrilen VMAT, gantri rotasyonu
boyunca doz hizinin degisebilmesine olanak tanir. Bu 6zellik, VMAT'in baz1 avantajlari
ve dezavantajlarini beraberinde getirir. Bu avantajlardan biri, tedavi siiresinin daha kisa
olmasidir; aragtirmalar, VMAT tedavi siiresinin diger tedavi tekniklerine gore %75-80

oraninda daha kisa oldugunu gostermektedir (Mans vd. 2010, Palma vd. 2010).

2.4 Bilgisayarh Tomografi

Bilgisayarli tomografi (BT) tarayicilari, X-1sinlarina dayanarak ¢alisir. Tipik olarak, BT
taramalarinda kullanilan enerji araligi 100 kV ile 150 kV arasinda degisir. BT goriintii
rekonstriiksiyonu i¢in kullanilan algoritmalar, 1917 yilinda Avusturyali matematikg¢i
Johann Radon tarafindan yayimlanan Radon doniisiimiine dayanir (Todd-Pokropek ve
Viergever 2013). Radon donisiimii, ters donisiimiin formiliini saglayarak, BT
goriintlilerinin matematiksel temellerini olusturur ve ilic boyutlu goriintiilerin elde
edilmesini miimkiin kilar (Scherl vd. 2012, Buzug 2011). Radon Teoremi,
projeksiyonlardan bir goriintiiniin yeniden yapilandirilmasinin miimkiin oldugunu ortaya
koyar. Bu teorem, bir goriintli dagilim fonksiyonunun, rotasyonel tarama yontemiyle elde
edilen projeksiyonlarinin sonsuz bir kiimesinden yeniden olusturulabilecegini belirtir.
Yani, bir nesnenin i¢ yapist, farkli agilardan alinan X-1s1n1 projeksiyonlari kullanilarak bir
araya getirilip orijinal goriintiiye doniistiiriilebilir. Bu islem, BT gibi tibbi goriintiileme
tekniklerinde, i¢ organlarin ve dokularin ayrintili, kesitsel goriintilerinin elde

edilmesinde temel bir rol oynar (Temirgaliyev vd. 2019).
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1960'larin basinda, Giiney Afrika kokenli Amerikali fizik¢i Allan M. Cormack, X-151n1
kaynagiin ve elektronik dedektoriin ti¢ boyutlu bir nesne etrafinda donmesine dayali
olarak, viicuda farkli agilarda niifuz eden X-isinlar1 nedeniyle zayiflama verilerinin
izdlisimiinden i¢ dagilimlarin kesitsel goriintiilerinin hesaplanabilecegi matematiksel bir
hesaplama teknigini yayinlamistir (Cormack 1963). Bu yaklasim, BT teknolojisinin
temelini olusturmustur. Cormack'in bu katkisi, viicuda gelen isinlarin gegis yollar
tizerinden organ ve dokularin detayli kesitsel goriintiilerinin elde edilmesine olanak
tanmimustir (Goldman 2007, Bae ve Whiting 2006, Hounsfield 1973). X-1sin1 tabanli BT
tarayicist 1972 yilinda ingiliz mithendis Godfrey N. Hounsfield tarafindan icat edilmistir
(Jung 2021).

2.4.1 Bilgisayarh tomografilerde ¢alisma prensibi

Bir BT tarayicisindaki X-1gin1 tiipii ve dedektorler, hastanin etrafinda donerken her bir
151, viicutta ilerlerken farkli oranlarda sogurulur ve bu sogurulma miktari, sistem
tarafindan kaydedilir. Dedektorler, 1simin gectigi yol boyunca 1sin akisinda ne kadar
azalma oldugunu analiz ederek, dokularin yogunluklart hakkinda bilgi verir (Esitlik 2.6).
Bu bilgiler bilgisayarlarda kullanilan algoritmalar tarafindan islenir ve sonugta viicudun
organlari, dokular1 ve yapilar1 hakkinda ytiksek ¢oziintirliikte goriintiiler ortaya ¢ikar. Bu
siire¢, doktorlarin viicuttaki saglik durumunu daha net bir sekilde degerlendirmesine

yardimet olur (Sekil 2.9).

lo X-151n1n objeden gegmeden 6nceki akisini, I objeden gectikten sonraki akisini ifade eder
(Esitlik 2.6).

I =Ip(e Hhx 4 e7HZAX 4 p=i30X 1 ... 1) (2.6)

Olgiilen projeksiyon degeri P, asagidaki sekilde saptamr (Esitlik 2.7). Bu
projeksiyonlardan elde edilen kesit goriintiileri radyasyon azalim katsayisinin (p) bir

dagilimidr.
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P = —1n(i) = [u()dx (2.7)

x-151n1 tlipl

Sekil 2.9 BT 'de detektor tarafindan oOlgiilen her sinyal, her 1s1n demetinin gegtigi
ortamdaki toplam azalimdir (Bor 2009).

Belirli bir demet enerjisinde radyasyonun dogrusal azalim katsayisi (u(x,y)), yalnizca
kullanilan enerji spektrumuna bagli olmakla kalmaz, ayn1 zamanda radyasyonun gectigi
dokularin atom numarasi ve yogunlugundan da etkilenir. BT cihazlar1 tasarlanirken, farkli
enerji seviyeleri ve filtreleme ayarlariyla alinan taramalardan elde edilen p degerlerini
karsilastirmak genellikle zordur. Bu zorlugu agsmak amaciyla Hounsfield, p dagilimim
daha anlamli ve daha kolay karsilastirilabilir hale getiren bir kavram gelistirmistir: HU
katsayist (Esitlik 2.8), BT numarasi olarak da adlandirilir. Bu numaralar, dokularin
yogunluklarii 6lgen daha tutarli bir referans saglayarak, farkli dokularin daha anlagilir
ve belirgin bir sekilde degerlendirilmesini saglar. Bu sayede, BT goriintiilerinin dogru

yorumlanmasi ve karsilagtirtlmasi daha kolay hale gelir (Bor 2009).

HU katsayist = (M> x 1000 (2.8)

Usu

HU katsayist, gri skalada her dokunun lineer zayiflama katsayisinin (pdoku) SUyun lineer
zayiflama katsayisina (usuy) oranlanmasi ile elde edilen goreceli ve birimsiz bir degerdir.
Suyun zayiflama katsayis1 genellikle 0 kabul edilir, bu nedenle referans olarak su
kullanilir. Diger dokularin zayiflama katsayilari suyla karsilastirildiginda bir say1 degeri
elde edilir. Bu sayi, dokularin yogunlugunu yansitarak aralarindaki farklart
belirginlestirir. Sonug olarak, her dokunun HU katsayisi, dijital goriintiilleme teknolojisi
sayesinde, organlar ve dokular arasindaki yogunluk farklarini kesitsel goriintiilerde net

bir sekilde gérmemize yardimci olur. Bu sayede, dokularin daha ayrintili bir sekilde
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incelenmesi saglanir (Kalender 2011). Bu degerler daha sonra goriintiilenen hacmin en
kiigiik birimleri olan voksellere kaydedilir. Goriintiileme ekraninda, her voksele degerine
karsilik gelen gri 6lgekli bir renk atanarak hastanin taramasinin gorsel temsili olugturulur.
Hounsfield tarafindan olusturulan bu 6lgege gore, su ve ona benzeyen dokularin BT
numarast 0 HU olarak kabul edilirken, havanin BT numaras1 -1000 HU dur. Bu iki deger,
kullanilan 151n enerjisinden bagimsiz olarak sabit kalir ve bu da BT 6l¢eginde gilivenilir
bir referans noktasi saglar. Bu sistem, her taramada tutarliligin korunmasina yardimci
olur ve farkli dokular arasindaki farklarin daha belirgin sekilde goriilebilmesine olanak
tanir (Bor 2009, Hounsfield 1973). Diger dokularin BT 6l¢egi boyunca dagilimi kabaca
Sekil 2.10'de gosterildigi gibidir.

CT NUM. , KEMIK
HU |
1000 { ! 80 4
800 4 I ] 45 KAR_A_CJ_GER
600 - iz ’
o SUNGERSI | AN | Kan | 1
{ ‘ i |
400 ¢ KEMIK | . —— 1 i :
200 + | - Pl
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0 = G DOKuUsU 407 i !
—200% 30+ | j ]
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-1000 T = \ 0T
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Sekil 2.10 BT Skalas1 ve viicuttaki farkli dokulara karsilik gelen gri seviyeler (Inal 2007).

Genel olarak, x-151n1 BT cihazlari igin HU 6l¢egi -1024 ila +3071 arasindadir. Bu, 12 bit
derinlik (2'%) olarak da adlandirilan 4096 gri seviyeye karsilik gelir (Glide-Hurst vd.
2013). Ancak, bu gri seviye aralig1 bir film, monitor veya goriintii izerinde tam olarak
ayirt edilemez ¢linkii insan gozii bunlar1 ayirt etme yeteneginden yoksundur (Kalender
2011). Ilgilenilen bdlgenin HU katsayilarini daha goriiniir hale getirmek icin, bunlar 60-
80 gri seviye araligina sikistirilir. Bu isleme pencereleme adi verilir. Belirtilen pencere
araligindaki alanlar gri tonlarinda goriintiilenir; diisik emilim alanlar1 siyah, yiiksek
emilim alanlari ise beyaz goriiniir. Pencere genisliginin merkezi, ilgilenilen bdlgenin BT

numarasina gore ayarlanir. Daha ayrintili goriintiileme i¢in pencereleme, goriintiilenen
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alanin dogrusal zayiflama katsayilarindaki farkliliklara gore ayarlanabilir. Ornegin, beyin
gibi benzer p degerlerine sahip bolgeler i¢in daha dar bir pencere kullanilirken, toraks

gibi farkli p degerlerine sahip bolgelere daha genis bir pencere uygulanir.

Bir nesnenin kesit goriintiisiinii olusturmak i¢in, her bir projeksiyondan gelen bilgiler
bilgisayar belleginde saklanir ve daha sonra goriintli yeniden yapilandirma ad1 verilen bir
islemle olusturulur. Bu islem, piksel degerlerinin farkli agilardan geri projekte edilmesini
icerir. Ornegin, 0° ve 90° acilardan alinan projeksiyonlarin piksel degerleri geri
projeksiyon sirasinda ayni pikselde birlestirilir. Bu degerlerin toplami daha sonra
projeksiyon sayisina boliiniir. Bu durumda, 2 projeksiyonla (0° ve 90°), degerler toplanir

ve kesit matrisini olusturmak i¢in ikiye boliiniir ve sonugta nihai goriintii elde edilir.

Nesne bir nokta olarak diisiiniildiigiinde, goriintii Sekil 2.11 a ve b'de gosterildigi gibi 0°
ve 90° acilarda projeksiyonlar kullanilarak olusturulmaya baslar. Daha fazla projeksiyon
eklendikge, nesnenin merkezinde yildiz benzeri bir desen goriiniir hale gelir, ancak bu
desen aslinda mevcut degildir (Sekil 2.11 c,d,e,f). Bu istenmeyen etki “yildiz artefakt1”
olarak bilinir ve geri projeksiyon islemi nedeniyle olusur. Geri projeksiyon sirasinda, her
projeksiyondan gelen veriler tiim piksellere esit olarak dagitilir. Yildiz artefakti, herhangi
bir gercek nesne bilgisi igermeyen piksellerin yanlislikla iceriyormus gibi ele alinmasi ve

bu bozulmaya yol agmasi nedeniyle meydana gelir.

20



3 b

Gergek goruntu projeksiyon 4 projeksiyon

(al

32 projeksiyon

Sekil 2.11 BT de objenin farkl1 projeksiyon sayilariyla goriintiisii (Inal 2007).

Yildiz artefaktin1 kaldirmak ve daha dogru bir goriintii elde etmek igin filtreli geri
yansitma (FBP) algoritmas1 kullanilir. Bu yontemde, her bir projeksiyondan elde edilen
veriler, frekans uzayinda ramp fonksiyonu olarak bilinen bir filtre kullanilarak islenir.
Filtreleme siireci, objenin goriintiilendigi merkezi bolge disindaki piksellere negatif bir
agirhik uygulamayi igerir. Bu, kesit goriintiisii olusturulurken, objenin disindaki yildiz
artefaktinin pozitif igeriginin, filtreleme siirecinden elde edilen negatif icerik ile
dengelenmesini saglar. Bu denge, artefakti ortadan kaldirarak gercek goriintiiniin daha

dogru bir sekilde temsil edilmesini saglar.

Kesit goriintiileri olusturmak i¢in CT'de kullanilan iki ana tarama teknigi vardir. Bir
teknik, tiiplin objenin etrafinda 360° agiyla dongiisiinii tamamlamasini igerir ve ardindan
masa, bir sonraki kesiti goriintiillemek i¢in bir sonraki konumuna hareket eder. Aksiyel
taramada, ardigik taramalar yapilir ve her tiip rotasyonundan sonra hasta masasi z
ekseninde belirli bir mesafe hareket eder. Bu hareket, aksiyel taramalarda pitch faktori

ile tanimlanir ve bu durumda pitch faktorii 1 olarak ayarlanir. Bir diger tarama teknigi ise
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helikal taramadir. Bu teknikte tiip, obje etrafinda siirekli donerken masa, tarama sirasinda
belirli bir hizla gantriye dogru hareket eder. Bu durum, spiral benzeri bir desen olusturur,
bu yiizden "helikal" adi verilir. Pitch faktorii, donilis basina masa hareketinin kesit
kalinligina boéliinmesiyle hesaplanir. Bu faktor, i1simlanan bolge ile masa hareketi
arasindaki iligkiyi belirlemede kritik bir rol oynar ve dogrudan hasta dozunu etkiler. Pitch
faktorii 1'den kiigiik oldugunda, kesitler {ist iiste biner ve hasta daha yiiksek bir radyasyon
dozu alir. Diger taraftan, pitch faktorii 2'ye yakin oldugunda doz diiser, ancak z yoniindeki

veri noktalar1 arasindaki mesafe genisledigi i¢in goriintii kalitesi azalabilir.

2.4.2 Bilgisayarh tomografide metal artefakt olusumu

Klinik BT goriintillemede, artefaktlarla sikca karsilasilmakta olup, bu artefaktlar
patolojilerin dogru bir sekilde degerlendirilmesini engelleyebilir veya yanlis sonuglara
yol acabilir. BT artefaktlar1, ¢esitli nedenlerle ortaya c¢ikabilen ve genellikle goriintii
kalitesini bozan bir¢ok farkli tipe sahiptir. Bu tiir artefaktlar arasinda giiriiltii, 15in
sertlestirme, sacilma, hareket, halka artefakti ve metal artefaktlar1 gibi c¢esitler

bulunmaktadir.

Halka artefakti, goriintiide merkezi bir nokta etrafinda halkalar seklinde belirginlesen
bir artefakttir. Bu tiir bir artefakt, genellikle yanhs kalibre edilmis veya kusurlu bir
detektor elemaninin bir sonucu olarak ortaya ¢ikar. Bu hata, genellikle detektoriin
yeniden kalibre edilmesiyle diizeltilebilir. Bu tiir bir artefakt, cihazin kendisinden

kaynaklanan bir sorundur (Sekil 2.12 a).

Giiriiltii, diistik foton sayimlarina bagl olarak olusan istatistiksel hatalardan kaynaklanir.
Bu hata, 6zellikle en biiyiik zayiflama yoniinde tercih edilen sekilde rastgele ince parlak

ve koyu ¢izgiler seklinde kendini gosterir.

Parsiyel voliim artefakti, bir dokunun, en kii¢iik hacim birimi olan vokselin i¢inde
tamamen yer bulamamas1 durumunda meydana gelir. Bu durumda, vokselin ig¢inde farkli

dokular yer aldiginda, bu dokularin ortalama yogunlugu hesaplanarak birlestirilir ve
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piksellere yansitilir. Bu da goriintiide artefaktlarin olugsmasina neden olabilir. Ayrica,
diizensiz sekilli implantlarin kenarlarinda da benzer artefaktlar gozlemlenebilir. Kesit
kalinliginin azaltilmasi, etkisini hafifletmeye yardimci olabilir, ancak tamamen ortadan

kaldirilmas1 miimkiin degildir (Sekil 2.12 b-c).

Sekil 2.12 Halka artefakti. (a) ve parsiyel voliim artefakti (b,c) (Barrett ve Keat 2004).

x-151n1 demeti sertlesmesi, X-isinlarinin viicuttan gegerken farkli dokularla etkilesime
girmesiyle meydana gelir. Polikromatik x-1sin1 kaynaklarinda, diisiik enerjili fotonlar
daha kolay bir sekilde sogurulur, geriye ise yliksek enerjili fotonlar kalir. Bu durum,
demetin ortalama enerjisini kaydirarak 1sin sertlesmesine yol agar. X-1s1n1 demeti, farkli
yogunluklara sahip materyaller arasinda gegerken—ornegin kemik veya metal (yiiksek
atom numarasina sahip yogun materyaller) ve su veya kas gibi yumusak dokular—bu
fark, artefaktlarin olusmasina neden olabilir. Hem 151n sertlesmesi hem de sacilma, parlak
nesneler (kemik veya metal gibi) arasinda karanlik ¢izgiler, etraflarinda ise daha agik

cizgiler olusturur (Sekil 2.13 a-b).

Compton sacilmasi bir diger etkendir. Bu, X-151m1 fotonlarinin yoniinii ve enerjisini
degistirerek, fotonlarin normalde gidecegi detektdrden farkli bir detektére yonelmesine
neden olur. Eger sac¢ilan bir foton, normalde ¢ok az foton alan bir detektorde dedekte
edilirse, bu énemli bir hataya yol agar. Ornegin, bir metal implanti tiim fotonlari

engelliyorsa, dedektor yalnizca sagilan fotonlari tespit eder. Bu sacilma etkisi, 1sinlanan
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doku hacmini artirir ve bunu dedekte etmek icin gereken detektdr sayisini artirir. Sonug
olarak, X-1sinlarinin yiiksek oranda zayifladigi bolgelerde, hem 1sin sertlesmesi hem de
sacilma, beklenenden daha fazla foton tespit edilmesine neden olarak, en biiyiik zayiflama
cizgileri boyunca karanlik ¢izgilerin olusmasina yol agar (Sekil 2.13 c) (Boas ve
Fleischmann 2012).

Metal artefaktlari, 151n sertlesmesi, sagilma, giiriiltii, hareket ve kenar etkileri gibi cesitli
mekanizmalardan kaynaklanabilir. Bu artefaktlarin bir kismi dogrudan metalin
kendisinden, bir kismi1 ise metalin kenarlarindan kaynaklanir. Metal, 1s1n sertlesmesi,
sacilma ve giirliltiiye neden olarak goriintiiyii bozar. Bu etkiler, metal nesneler arasindaki
karanlik ¢izgiler ve metal nesnelerin etrafindaki parlak ¢izgilerin olusmasina yol acar

(Sekil 2.13 ¢).

Sekil 2.13 Isin sertlesmesi(a), kontrast madde dolayisiyla 1sin sertlesmesi (b), metal
artefakti (c) (Barrett ve Keat 2004).

Radyoterapi i¢in foton 151n1 tedavi planlamasinda kullanilan bir¢ok bilgisayar algoritmasi,
yiiksek atom numarali malzemelerden gelen geri sagilmanin doz dagilimi iizerindeki
etkilerini tam olarak hesaba katamamaktadir. Bu geri sac¢ilma, farkli yogunluktaki

malzemelerin birlesim yerlerinde belirgin bir doz artisina yol agabilir. Bu doz artiginin
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biiyiikliigii, foton 1sinmnin enerjisi, etkilenen dokularin kalinlig1 ve genisligi, ara yilizeye
olan mesafe ve s6z konusu malzemelerin atom sayis1 gibi birkag¢ faktore baglidir. Genel
olarak, calisilan tiim foton enerjilerinde, doz ara ylizeye yakin bir yerde hizla diiser ve

birkag milimetre i¢inde kaybolur (Glide-Hurst vd. 2013).

Metal implantlara sahip daha fazla hasta radyoterapi gordiik¢e, tedavi planlamasinda
kullanilan BT goriintiilerinde de metal artefaktlarin goriilme orani artmaktadir. Dis
implantlari, mandibula implantlari, spinal implantlar, stabilizasyon implantlar1 veya
prostat kanseri tedavisinde yaygin olarak kullanilan kalca protezleri gibi metal implantlar,
goriintlileme siirecinde sorunlara yol agmaktadir. Bu artefaktlar, metallerin cevre
dokulardan ¢ok daha fazla foton emmesi nedeniyle BT numaralarinda, yogunlukta ve
hatta doz hesaplamalarinda hatalara neden olur. Modern BT tarayicilari 151n sertlesmesi,
sacilmis radyasyon ve giiriiltii i¢in diizeltme adimlar1 igerse de, metal implantlar tedavi
edilen alanin yakininda veya i¢inde bulundugunda bu diizeltmeler her zaman tam olarak
sorunlar1 ¢6zmez. Metal artefaktlarinin varligi, hedef alanin ve kritik organlarin dogru bir
sekilde tanimlanmasmi zorlagtirabilir ve doz hesaplamalarinin dogrulugunu da
etkileyebilir (Bethesda 1999). Metal artefaktlarin olumsuz etkilerini azaltmak, bu nedenle
Oonemli bir odak haline gelmistir. Task Group 63 (TG-63), metal implanta sahip
radyoterapi tedavisi alan hasta sayisinin yaklagik %1 ile %4 oraninda oldugunu
belirtmektedir (Reft vd. 2003).

2.4.3 Metal artefakt azalim yontemleri

Daha 6nce de belirtildigi {izere bircok artefakt olusumu mevcuttur. Ozellikle metal
artefaktlar1 giderebilmek i¢in son 40 yilda birgok Metal Artefakt Azalimi (MAA) yontemi
gelistirilmistir. Gjesteby ve arkadaglar1 bu yontemleri inceleyip cesitli gruplara ayirmistir
ancak bunlarin ¢ogu ya klinik olarak kullanissiz bulunmus ya da artefaktlar i¢in yeterli
diizeltme saglayamamistir (Gjesteby 2016). Calismamizda bunlar arasindan 6ne ¢ikan bir

MAA yontemi kullanilmigtir.

GE Discovery BT sistemlerinde kullanilan MAR (Metal Artifact Reduction) algoritmast,

metal nesnelerin neden oldugu goriintii bozulmalarini gidermek amaciyla gelistirilmis bir
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teknolojidir. Metal, x-1s1nlartyla etkilesime girdiginde 1s1n1 giiclii sekilde zayiflatir, bu da
goriintlilerde bozulmalara neden olur. Bu tiir bozulmalar, 6zellikle viicutta bulunan metal
implantlar, dis dolgular1 veya diger metal nesnelerden kaynaklanir. MAR algoritmasi, bu
tiir bozulmalar tespit eder ve metalin ¢evresindeki bolgeyi diizeltmek i¢in matematiksel
yontemler kullanir. Boylece, metalin etrafindaki bozulmus alanlar yeniden yapilandirilir
ve goriintiilerde daha dogru ve net kesitler elde edilir. Ozellikle ortopedik implantlar, dis
dolgular ve diger metal nesneler tasiyan hastalarin BT taramalarinda biiyiik bir fayda
saglar. Cilinkii metalin neden oldugu bozulmalar, dogru teshis koymay1 zorlastirabilir. Bu
algoritma, bilgisayarin yapisal analiz tekniklerini kullanarak, metalin bulundugu
bolgedeki gercek anatomiyi dogru sekilde yeniden insa eder. Sonug¢ olarak, metal
nesnelerin ¢evresindeki goriintiilerde daha net sinirlar ve detaylar ortaya ¢ikar, bu da
doktorlarin daha dogru bir degerlendirme yapmalarina olanak tanir ve tedavi siirecini
kolaylastirir. GE Discovery sistemlerindeki MAR algoritmasi, tibbi goriintiilemede dogru
ve giivenilir sonuglar elde edilmesine yardimci olan etkili bir aragtir (Andersson vd.

2015).

BT tarayicilarinin kendi biinyelerinde gelistirdikleri MAA yontemleri vardir. Bunlara
ornek olarak Philips marka BT cihazt MAA yo6nteminin ticari adi O-MAR (Metal artefact
reduction for orthopedic implants) (Shim vd. 2017), General Electric marka Discovery
BT cihazinin biinyesindeki MAA ydnteminin ticari adt MAR (metal artefact reduction)
gibi (Guilfoile vd. 2017). Toshiba marka BT cihazinda mevcut olan MAA yontemi de
SEMAR olup ticari adi budur. Bunlarin yani sira Genisletilmis BT Skalas1 artefakt

azaltma algoritmalarindan farkli olarak kullanilan bir yontemdir (Cizelge 2.1).

Cizelge 2.1 BT'deki metal artefaktlar i¢in parametre ayarlarinin etkileri (Gjesteby vd.

2016)

Metod Etki Dezavantaj

Ortalama enerjiyi artirmak Demet 1gin sertlegmesinin Hasta dozunun artmasi
azalmasi

Tiip gerilimini artirmak Glriiltiiyl azaltir Hasta dozunun artmast

Pitch ayarini diisiirmek Guriltiyi azaltir Hasta dozunun artmasi

Kesit kalinligim artirmak Girdltiiyl azaltir Kismi hacim etkisi

Genisletilmis BT skalast Penperq gen1511g1 ve Kontrast ¢oziiniirliigiiniin
seviyesinin artirilmasi azalmasi
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2.5 U¢ Boyutlu Yazicilar

Teknolojinin hizla ilerlemesiyle birlikte, hayal edilen objeleri hayata gegirme yetenegi
daha gercek bir hale gelmistir. Temelde 3B yazicilar, bilgisayar ortaminda tasarlanan
objelerin somut, iic boyutlu sekillere doniistiiriilmesini saglayan bir hizli prototipleme
seklidir. 3B yazicinin arkasindaki genel siireg, tasarlanan modelin ince katmanlara
ayrilmasi ve her katmanin birer birer yazdirilmasi islemidir. Her bir katman eklendikge,
tamamlanmis obje yavasca sekil almaya baslar. Bu teknoloji, bu objeleri liretmek i¢in

plastik, kagit, metal ve plastik esasl tozlar gibi malzemeler kullanir.

3B yazici teknolojisinin kullanim alanlar1 genis ve gesitlidir. Disgilikte, protez ve implant
yapiminda kullanilir. Kimya, fizik ve biyoloji gibi alanlarda, arastirmacilarin molekiiler
yapilarin {i¢ boyutlu incelenmesine yardimeci olur. Mimarlikta, maket yapiminda
kullanilir ve tipta ¢ok cesitli uygulamalara sahiptir. Ornegin, kalp hastalar: icin kisiye
6zel modellerin yapilmasini saglar, doktorlara ameliyat oncesi planlamada yardimci olur,
MRI verilerine dayal1 protezler liretir ve hatta 6zel ilag tasarimlarinda kullanilir. 3B yazici

teknolojisi, hayatin bircok alaninda, herkese uyan ¢ozlimler yerine kisiye 6zel ¢oziimler

sunmak i¢in kullanilmaktadir (Bhat 2021).

3D yazici1 teknolojisinin yayginlagmasiyla birlikte, belirli ihtiyaglari karsilamak icin farkl
baski yontemleri gelistirilmistir. One ¢ikan alt1 bask1 teknigi sunlardir (Sunel 2017):

e Tarama Isikla Kiirleme Teknigi, Stereolitografi (SLA) cihazlarimi kullanir,

e PolyJet Teknolojisi, miirekkep piiskiirtme ve stereolitografi tekniklerini birlestirir,

e Kat1 Zemin Kiirleme Teknolojisi (SGC), Secici Lazer Sinterleme (SLS), CO2 lazeri
kullanarak toz malzemeleri, CAD verilerine dayali olarak 3B parcalar olusturmak i¢in

birlestirir,

e Uc Boyutlu Baski Teknolojisi (3DPT), toz katmanlarii sertlestirerek prototipler

olusturmak i¢in s1v1 bir baglayici kullanir
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e Birlestirilmis Yigma Modelleme (FDM), ayn1 zamanda Katmanli Uretim (ALM)

olarak da bilinir.

2.6 Optik Uyarmah Liiminesans ( Optically Stimulated Luminescence - OSL)

Optik uyarmali liiminesans (OSL), uygun bir optik uyarima tabi tutuldugunda 6nceden
1sinlanmig (iyonlastirict radyasyona maruz birakilmis) bir malzemenin absorbe edilen
dozla orantili 151k sinyali yaydigi bir siirectir. Yayilan 1s18in dalga boyu OSL
malzemesinin karakteristigidir. Bu nedenle OSL, uyarimin termal yerine optik olarak
gercgeklestirilmesi disinda termoliiminesans (TL) islemine benzer ve bu nedenle klinik
uygulamalarda ve radyasyondan korunmada pasif radyasyon dozimetrisi i¢in popiiler
olan Termoliiminesans Dozimetri (TLD) ile rekabet eder. TL gibi OSL'nin verimliligi de
kat1 hal malzemesinin bir 6zelligidir. Liiminesans i¢in uygun kristal se¢iminde materyalin
radyasyona duyarliligi, optik uyarma verimiligi, dokuya esdegerligi agisindan etkin atom
numarast (Zeff) ve solma ( fading) karakteristigi gibi 6zelliklerinin bilinmesi gerekir

(Better-Jensen vd. 2003).

A letim Band1

Valans Band:

Sekil 2.14 OSL malzemenin enerji seviyelerini agiklayan band modeli (Erdogan 2020)
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OSL’ nin kimyasalve fiziksel isleyisi tam olarak bilinmemekle birlikte bu olguyu nitel
olarak aciklamak icin bazi modeller onerilmistir. Sekil 2.14 , iyonlastiric1 radyasyona
maruz kalmis, liiminesans yayan bir inorganik kristalin enerji seviyesi diyagramini
gostermektedir. Tek bir atomda elektronlar ayri enerji seviyelerinde bulunurlar. Ote
yandan, bir kristal orgiide, elektronik enerji seviyeleri atomlar arasindaki karsilikli
etkilesimlerle bozulur ve enerji bantlarina yol acgar: 'izin verilen' enerji bantlart (iletim
bandi ve valans band1) ve yasak enerji bantlari. Buna ek olarak, kristaldeki safsizliklarin
varlig1 yasak bolgede enerji tuzaklar1 yaratarak elektronlar i¢in metastabil durumlar
saglar. Malzeme 1s1nlandiginda, valans bandindaki (temel durum) bazi elektronlar iletim
bandina yiikselmek i¢in yeterli enerjiyi alir. Valans bandinda bu sekilde olusan bosluga
desik denir. Elektron ve desikler, yeniden birlesene kadar (elektronun temel duruma geri
dénmesi ) veya bir tuzaga (elektonlar i¢in T, desikler icin H) diisene kadar (metastabil
durum) kendi bantlarinda bagimsiz olarak hareket ederler. Ts tuzagi kararsiz s1g tuzaklari
temsil eder. Bu seviyede termal bosalma olasiligi yiiksektir. Tt tuzaginda tutulan
elektronlarin digsaridan bir uyarma olmadigi siirece termal bosalma ihtimali ¢ok kiigiiktiir
ve dozimetreyle ilgili bilgi veren tuzak seviyesidir. Tuzaklardaki elektronlar 1s1kla (OSL)
veya 1styla (TL) uyarildiginda iletim bandma gececek kadar enerjiye sahip olabililer.
Iletim bandinda hareket eden elektronlar tekrar birlesme noktalarinda (R) tuzaklanmis
desiklerle birleserek sogurulan radyasyon dozuyla orantili liiminesans yayinlarlar
(Bolikdemir 2007). Yayinlanan liiminesans fotonlar1 foto ¢ogaltici tiip (PMT) sayesinde

algilanir.
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3. MATERYAL VE YONTEM

Bu tez calismasi Afyonkarahisar Saghk Bilimleri Universitesi Radyasyon Onkolojisi
A.D’ da yapilmistir. Caligmaya baglamadan once Afyonkarahisar Saglik Bilimleri
Universitesi Miidahale Olmayan Bilimsel Arastirmalar Etik Kurul onay1 alinmis ve ekler

kisminda sunulmustur (Ek 1).

3.1 Materyaller ve Cihazlar

Bu tez calismasinda kullanilan ara¢ ve geregler kullanim sirasina gore asagida

belirtilmistir.

1. MIMICS v.19 ¢izim programi

2. Voron Trident 3B yazici ve ABS filament

3. CoCrMo femur ve Ti6Al4V femur plaka implanti

4. Parafin mum

5. GE Discovery RT bilgisayarli tomografi cihazi

6. Varian Trilogy RT cihazi

7. Varian Eclipse tedavi planlama sistemi

8. BeO optik uyarmali liiminesans Kristali ve Pdose liiminesans Sl¢tim sistemi

9. MOSFET dozimetri okuyucu
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3.1.1 MIMICS v.19 ¢izim program

Etkilesimli tibbi goriintii kontrol sistemi (MIMICS), tibbi amagla elde edilen goriintiilerin
(6rnegin BT, MR ve mamografi) 3 boyutlu gorsellestirilmesini saglayan, bu gorseller
lizerinde diizenlemeler yapmayr miimkiin kilan bir yazilimdir. MIMICS, bu 3D
materyalleri boliimlere ayirma, diizeltme ve iizerinde degisiklikler yapma gibi cesitli
diizenlemeler yapilmasma olanak tanir. Ozellikle, MIMICS v.19 yazilimi, Dijital
Goériintiileme ve Iletisim (DICOM) 3.0 formatindaki dosyalar1 destekledigi igin oldukca
yaygin bir sekilde kullanilir.

MIMICS, 3 boyutlu baski i¢in model hazirlama, anatomik tasarim ve 6l¢iim gibi genis
bir kullanim yelpazesi sunar. Ayrica, metal implantlar nedeniyle olusabilecek artefaktlari
diizenleyebilme imkani saglar, bu da tibbi goriintiilemede daha net ve dogru sonuclar elde
edilmesini miimkiin kilar. Bu yazilim, kullanicilarin karmasik tibbi goriintiileri daha

verimli bir sekilde islemelerine yardimci olan giiglii bir aractir (Sekil 3.1).

Sekil 3.1 MIMICS Programinda DICOM Verilerinin Islenmesi (Erdogan 2020)

3.1.2 Voron Trident 3B yazic1 ve ABS filament

Voron Trident 3B yazicisi, yiiksek hassasiyet ve baski hizi sunan, kullanici tarafindan

bagimsiz olarak insa edilebilen bir CoreXY 3B yazici modelidir (Sekil 3.2). Voron serisi,
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acik kaynak toplulugu tarafindan gelistirildiginden, modifikasyona agik olup genis
kapsamli kigisellestirme imkanlari sunmaktadir. Trident modeli, 6zellikle saglam cergeve
yapisi, hareket stabilitesi ve ii¢ noktadan destekli Z ekseni tasarimi ile 6ne ¢ikmaktadir
(Duan vd. 2023). Akrilonitril Biitadien Stiren (ABS) filament, Voron Trident gibi kapali
hazneye ve yiiksek sicaklikta baski yapabilme kapasitesine sahip yazicilarda yaygin
olarak kullanilan bir malzemedir. Isiya ve kimyasallara kars1 yiiksek direng gostermesi
nedeniyle miihendislik uygulamalarinda tercih edilmektedir. Bununla birlikte, ABS
filamenti baski siirecinde biiziilme egilimi gosterdiginden, optimal sicaklik yonetimi
gerektirmektedir. Voron Trident’in kapali hazne yapisi, ABS baskilarinda boyutsal
kararlilig1 artirarak olasi ¢atlama ve biiziilme problemlerini en aza indirmektedir. ABS ile
baski siirecinde optimum sonu¢ elde edebilmek icin cesitli faktorlerin géz Oniinde
bulundurulmas1 gerekmektedir. Baski haznesinin sicakliginin sabit tutulmasi, yeterli
havalandirmanin saglanmasi ve uygun baski yiizeyi se¢imi, baski kalitesini dogrudan
etkilemektedir. Voron Trident’in sundugu yiiksek hassasiyetten tam anlamiyla
faydalanabilmek icin bu parametrelerin dikkatli bir sekilde kontrol edilmesi

gerekmektedir (Burnley 2021).

Sekil 3.2 Voron Trident 3B yazic1 (www.vorondesign.com)

3.1.3 CoCrMo femur ve Ti6Al4V femur plaka implanti

Basarili uzun vadeli metalik implantlar hem mekanik hem de c¢evresel streslere

dayanabilmelidir. Viicuda uyum saglamak igin gerekli korozyon direnci ve mekanik
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ozelliklerin uygun kombinasyonuna sahip sinirli sayida metal alagim vardir. Yik tagima
uygulamalarinda kullanilan baslica alagim sistemleri paslanmaz celikler, Co-Cr alagimlar
ve Titanyum alasimlaridir ( Ducheyne 2015). Ti6Al4V alasimi yaklasik %89,95 titanyum
,%5,80 aliiminyum, %3,92 vanadyum ve ayrica eser miktarda hidrojen, karbon, nitrojen,
oksijen ve demirden olusur. CoCrMo alasimi %65,35 kobalt, %27,2 krom, %>5,39
molibden igerir ve eser miktarda karbon, nitrojen, silikon, nikel ve demir de
bulunmaktadir. Ti6Al4V ve CoCrMo alagimlarinin fiziksel yogunluklar1 sirasiyla 4,43
g/cm? ve 8,30 g/cmP'tiir (Bakicierler vd. 2022).

ﬁ Femur Pargasi

Tibia Pargasi

Sekil 3.3 CoCrMo femural implant boliimleri (www.hipokrat.com.tr)

Polietilen ile temas eden femur pargasi, tibial insert ve tibia pargasindan olusmak iizere
ic kayar yiizeye sahip femural implant, CoCrMo alagimindan iiretilmistir (Sekil 3.3).
CoCrMo alagimi diz atroplastisinde genis kullanim alanina sahiptir (Giiner ve Meran
2020). implantin femur parcasinin patellar olugu, derinlemesine oyulmus olup anatomik
hizalanmay1 destekleyen bir dis hat sunmaktadir. Bu tasarim, patellanin optimal sekilde
yonlendirilmesine katki saglarken, diz ekstansor mekanizmasi {izerindeki gerilimi
azaltarak biyomekanik stabiliteyi ve hareket konforunu artirmaktadir. Implantin tibial

inserti yiiksek yogunluklu bir polietilendir (PE). Bu se¢im, bu malzemenin hem
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mukavemet hem de tribolojik (diisiik siirtinme) nitelikleri agisindan mekanik
Ozelliklerinden kaynaklanmaktadir. Bu yiiksek yogunluklu malzeme, uzun yillardir kalga
ve diz protezlerinde kullanilmaktadir. Tibial insert 6, 8, 10, 12, 15 ve 18 mm'lik 6 farkli
yiikseklikte mevcuttur, boylece tibial kemik madde kaybinin derecesine bagli olarak
eklem yiiksekligi yeniden saglanabilir. Implantin tibia parcasi, Cr-Co-Mo (Kobalt-Krom-
Molibden) alasimi1 kullanilarak tasarlanmis olup, giiclii tutus saglamak amaciyla piiriizlii
bir i¢ yiizeye sahiptir. Tibial insert 6zel bir kilitleme mekanizmasi ile kemige tamamen

tutunur. Bu sistem, herhangi bir ¢ikarilma riski olmaksizin stabiliteyi artirir.

i
«w

Sekil 3.4 Ti6Al4V femur diiz plaka implanti (www.truemed.com.tr)

Tez galismamizda kullandigimiz femur diiz plaka implanti femurun yakin, uzak ve orta
bolgelerindeki kiriklarin  onarimi i¢in tasarlanmistir ve Ti6Al4V alasimindan

tiretilmektedir (Sekil 3.4). Ti6AI4V femur diiz plaka implantinin 6zellikleri:

o Kuyruklu delik, plaka saftinin uzunlugu boyunca eksenel sikistirma esnekligi ve

kilitleme kabiliyeti saglar.

e Diislik temash tasarim kan akis hizinin yavaslamasini destekler.

e 6-12 adet aras1 delik secenegi sunar.

3.1.4 Parafin mum

Temel doz dagilimi verileri genellikle kas ve diger yumusak dokularin radyasyon
sogurum ve sagilim ozelliklerine ¢cok yakin olan bir su fantomunda oOl¢iiliir. Ancak

radyasyon dedektorlerini suyun igine koyulmas: miimkiin olmadigindan, suyun yerine
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kat1 fantomlar gelistirilmistir. Aslinda, belirli bir malzemenin doku veya su esdegeri
olabilmesi i¢in ayni etkin atom numarasina, gram bagina elektron sayisina ve kiitle
yogunluguna sahip olmasi gerekir. Ancak, Compton etkisi klinik araliktaki megavoltaj
foton 1sinlar1 i¢in en baskin etkilesim oldugundan, bu tiir 1s1nlarda su esdegerligi icin
gerekli kosul, suyunkiyle ayni elektron yogunluguna (santimetre kiip basina elektron
sayis1) sahip olmaktir (Khan ve Gibbons 2014). Yaklasik 0,90 gr/cm®yogunluguyla, 3,44
X 102 gram basina elektron sayisiyla ve Zeft = 5,42 etkin atom numarasiyla parafin mum
suya yakin degerleri (1 gricm?, 3,34x102?% elektron/gr, Zest(su) = 7,42) sebebiyle fantom
malzemesi olarak tercih edilmektedir (Khan ve Gibbons 2014). Petrolden elde edilen
parafin mum, renksiz ve sade bir yapiya sahiptir (Sekil 3.5). Ham hali 37°- 48°C arasinda
erirken, tam rafine edilmis parafin mumu 48°C — 66°C arasinda bir sicaklikta erimeye

baslar.

Sekil 3.5 Parafin mum

3.1.5 GE Discovery RT bilgisayarh tomografi cihaz

GE Discovery RT BT cihazi, radyoterapi planlamasina yonelik kapsayici bir yaklasimla,
hareket ve metal artefaktlardan arindirilmis, milimetrenin de altinda goriintiiler elde
edilmesini saglayan iistiin 6zelliklere sahip bir cihazdir (Sekil 3.6). 100 kW jenerator giicii
ve 0.625, 1.25, 3.75 mm kesit kalinliginda goriintii alinmasina imkan saglamasi

ozellikleri ile gli¢lendirilen Micro Voxel teknolojisi, 2 ve 3 boyutlu goriintiilerin kalitesini
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artirtr. BOylece, ince anatomik yapilar1 ve kiiciik lezyonlar1 daha net bir sekilde
gorsellestirerek daha dogru ve giivenilir tanilar konulmasina yardimci olur. MAR
teknolojisi hem foton ag¢ligi hem de 1sin sertlesmesinden kaynaklanan, ortopedik
imlantlar, dis dolgular1 ve viicuutaki diger metaller gibi yiiksek yogunluklu malzemelerin
sebep oldugu artefaktlari azaltmay1 saglar. Deviceless 4D (D4D) teknolojisi ise harici bir
izleme cihazi kullanmadan, solunum hareketini dogrudan hastanin gogsiinden 6lgmeyi
miimkiin kilarak ig akisini basitlestirme ve hasta konforunu saglama konusunda yardimci

olur.

Sekil 3.6 GE Discovery RT bilgisayarli tomografi cihaz1 (www.gehealthcare.com.tr)

3.1.6 Varian Trilogy RT cihaz1

Varian Trilogy (Varian Medical Systems Inc, Palo Alto, CA) sistemi, ¢ok g¢esitli
radyasyon tedavisi ve radyocerrahi hastalar1 icin tedaviyi optimize etmek iizere
tasarlanmistir (Skil 3.7). Bu ¢ok yonlii sistem, Goriintli Kilavuzlu Radyasyon Terapisi
(IGRT), YART, Stereotaktik Viicut Radyasyon Terapisi (SBRT), Stereotaktik
Radyocerrahi (SRS) ve 3B-KRT gibi tedavi secenekleri sunarak gesitli klinik ihtiyaglar
icin kapsamli ¢oztimler saglar (Yang vd. 2021). Trilogy sistemi 6 MV ve 18 MV enerjili
foton 1sinlarmin yani sira 4 — 18 MeV enerji araliginda elektron iginlari iretebilmektedir.
Cihaz, her biri kendi 6zel motorlar1 tarafindan kontrol edilebilen 60 c¢ift halinde
diizenlenmis toplam 120 MLC yapragina sahiptir. Yaprak kalinligi 0,5 cm, SSD (Skin

Source Distance) mesafesi 100 cm ve agilabilen minimum alan boyutu 1 cm x 1 cm,
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maksimum alan boyutu ise 40 cm x 40 cm'dir. Ayrica, OBI (On Board Imager) ve PV
(Portal Vision) gibi entegre goriintiileme sistemleri hem kilovoltaj hem de megavoltaj
enerji seviyelerinde goriintiilemeye izin verir. OBI sistemi, gantri rotasyonu yoluyla
CBCT (Konik Demetli Bilgisayarli Tomografi) goriintiileri elde edilmesine imkan saglar.
Bu geligmis sistemler sayesinde Trilogy cihazi, hem YART hem de VMAT i¢in IGRT ye
olanak saglar. Cihaz, standart IMRT ve VMAT tedavileri igin 100 — 600 MU/dak ve
Stereotaktik Radyocerrahi (SRS) i¢in 1000 MU/dak doz hizlar saglar.

Sekil 3.7 Varian Trilogy RT cihazi (www.varian.com)

3.1.7 Varian Eclipse tedavi planlama sistemi

Eclipse™ (Varian Medical Systems Inc, Palo Alto, CA), Varian Trilogy Lineer
Hizlandiric1 cihaziyla uyumlu bir tedavi planlama sistemidir. Bu sistem, goriintii
verilerini dijital ortamda aktararak ve farkli cihazlar arasinda sorunsuz veri iletigimini
saglayarak, tedavi siireglerini daha verimli hale getirir. Eclipse™, sadece temel tedavi
planlarini degil, ayn1 zamanda 3B-KRT, YART, VMAT ve elektron 1sin1 tedavisi gibi
daha karmasik tedavi seceneklerini de olusturmak icin kullanilabilir. Bu sayede, hastalara
en uygun tedavi planlarini hazirlamak, tedavi siirecini kisisellestirmek ve daha etkili

sonuglar elde etmek miimkiin olur (Saw vd. 2018)

Eclipse™, cok modlu goriintiilerin birlestirilmesi ve goriintii kaydmin olusturulmasi

konusunda oldukga gelismis bir yetenege sahiptir. Bu sayede, BT, PET ve MRI gibi farkli
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goriintiileme tekniklerinden elde edilen verileri birlestirerek daha kapsamli ve dogru
tedavi planlamalar1 yapilabilir. Windows XP® isletim sistemiyle ¢alisan ve DICOM
(Digital Imaging and Communications in Medicine) uyumlu olan bu sistem, ARIA ag
sistemi lizerinden cihaza baglanarak veri aktarimini saglar. Eclipse, sadece konvansiyonel
ileri planlama degil, ayn1 zamanda YART’a uygun ters planlama &zellikleri de sunar.
Ayrica sistem, Pencil Beam Convolution (PBC) ve Anisotropic Analytical Algorithm
(AAA) doz hesaplama algoritmalarini kullanarak, doz dagilimlarimi ve mutlak dozlari
yiiksek hassasiyetle hesaplar, boylece tedavi siireglerinde dogruluk ve giivenilirlik saglar

(Ahrazoglu 2019).

3.1.8 BeO OSL kristali ve Pdose liiminesans 6l¢iim sistemi

Berilyum Oksit (BeO) optik uyarmali liiminesans Kristali, radyasyon maruziyetini 6l¢gmek
icin kullanilan son teknoloji bir malzemedir. Bu kristal, radyasyon enerjisi sogurarak
caligir ve ardindan 1518a maruz kaldiginda, sogurdugu radyasyon miktariyla dogru orantili
olarak liiminesans yayimlar. Bu 6zellik, tibbi goriintiileme, radyasyon tedavisi ve ¢evresel
izleme gibi alanlarda radyasyon Ol¢iimii i¢in miikemmel bir ara¢ saglar. Pdose
Liiminesans Olgiim Sistemi ile birlestiginde, bu kristal hassas radyasyon dozu takibi
yapilmasinit miimkiin kilar. Sistem, BeO kristali tarafindan yayilan liiminesansi1 6lger ve
1518in yogunlugunu ve Ozelliklerini dikkatlice analiz ederek, sogurulan radyasyon
dozunun dogru bir 6l¢iimii miimkiin olur. BeO kristali ve Pdose sistemi bir arada,
radyasyon dozlarin1 hassas bir sekilde izlemek i¢in gilivenilir ve ileri diizey bir ¢6ziim

sunar.

Pdose OSL okuyucu (RADKOR Ltd. Co. Ankara, Tiirkiye), BeO dozimetreler (RADKOR
Ltd. Co. Ankara,Tiirkiye) ve doz kaydi i¢in tasarlanmis bir radyasyon 6l¢iim cihazidir
(Sekil 3.8). Etkin atom numarasi suya (Zeff = 7,51) yakin olan BeO (Zefr = 7,2) Kristalleri
doku esdegerligine yakinligiyla ve yiiksek radyasyon hassasiyeti sebebiyle Kklinik
dozimetride tercih edilmektedir (Scarpa 1970). Bu kristalleri igeren dozimetreler, farkli
boyutlarda ol¢iim alabilmek amaciyla 12x12x4 mm? ebatlarinda iiretilmistir. Cihaz, 16
keV ile 6-25 MV Linac enerji araligindaki tiim fotonlar i¢in 1 mGy ile 10 Gy arasinda

doz ol¢limii yapabilme kapasitesine sahiptir. Dozimetrelerin 6n yliziinde 2D barkod ve
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seri numarast bulunmakta olup, kullanici dostu bir deneyim saglamak amaciyla sayisal
kodlama da uygulanmistir. Bu cihaz ile gerceklestirilen 6l¢timler kaydedilip, daha sonraki
analizler i¢in kullanilabilir. Ayrica, dozimetrelerin okuma siiresi 20 saniyenin altindadir
ve giinliik kalite kontrol testlerinin yapilabilmesi i¢in uygundur (Kara ve Hicsonmez
2022). Pdose Beo OSL okuyucu sisteminde optik uyarim i¢in 455nm dalgaboyunda
Luxeon Star/O mavi LED i1sik kullanilmaktadir ve dahili olarak Hamamatsu-H10722
marka model fotogogaltici tiipe (PMT) sahiptir. Uyarim i¢in kullanilan mavi LED 1s181n
ve disaridan gelen fotonlarin PMT’ye ulasmasini engellemek i¢in Schoutt DUG 11X

filtresi yer almaktadir.

Sekil 3.8 OSL Dozimetre ve Pdose OSL dozimetre okuma sistemi

3.1.9 MOSFET (Metal-Oxide Semiconductor Field-Effect Transistor) dozimetre

MOSFET (Metal- Oxide Semiconductor Field- Effect Transistor) dozimetre (Best
Medical Canada, Ottawa, Canada) sadece 0,2 mm x 0,2 mm'lik kii¢iik bir aktif alana
sahip, radyasyonu 6lgmek i¢in tasarlanmis son derece hassas bir cihazdir. Pozitif (P-tipi)
yari iletken katmanin negatif (N-tipi) yari iletken katmandan yalitkan bir oksit katmanla
ayrildigi bir sandvi¢ yap1 kullanir. Dozimetre, sogurdugu radyasyon dozuna bagl olarak
stirekli dalgalanan esik gerilimindeki degisiklikleri tespit ederek c¢alisir. Bu gerilim
degisimleri dogrudan sogurulan radyasyon miktartyla baglantilidir. MOFET sisteminde
bilgisayar kullanic1 arayiizii, okuyucu modiilii ve 5 adet dedektor yer almaktadir.
Okuyucu modiilii 5 adet dedektor yuvasi ve bilgisayar ile iletisimi saglayan blue007400th
icermektedir. MOSFET dozimetreler genis Olgiilebilir doz araligi (1cGy — 10 Gy) ve
diisiik enerjili radyasyona duyarlilik gibi avantajlar sunar. Bu dozimetrenin en énemli

ozelliklerinden biri anlik doz okumalar1 saglayabilmesidir, bu da onu hizli ve dogru
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Olgtimlerin gerekli oldugu birgok klinik uygulama i¢in tercih edilen bir segenek haline
getirir (Su vd. 2022).

Sekil 3.9 MOSFET Dozimetre (www.radkor.com)

3.2 Yontem

3.2.1 Cahsmada kullanilacak ekstremite fantomun modellenmesi, iiretilmesi ve BT

goriintiillemesinin tamamlanmasi

Ekstremite fantomunda kullanilmak tizere daha 6nce tedavisi tamamlanmis diz ve femur
bolgesinde implant1 olan hastalarin DICOM verileri incelenmistir. 54 yasinda metal
implanta sahip bir kadin hasta ¢alismaya uygun olarak belirlenmistir. Erdoganin yaptigi
calismada kullanilan anatomik modelleme is akis diyagramina ait adimlar izlenerek
fantom modellemesi yapilmistir (Erdogan, 2020) (Sekil 3.10). Modellemenin ilk
adiminda hastanin DICOM verileri MIMICS programina aktarilarak fantomun dijital
modellemesi yapilmistir (Sekil 3.11). Dijital modelleme 3B bask1 dosya formati olan STL
(sitelografi) formatinda kaydedilmistir. Radyolojik ekstremite fantomunun dis (kabuk)
kisminda doku esdegerine uygun, erime noktasi yiiksek, temini kolay, ekonomik ve
dayanikli olmasi sebebiyle ABS filament kullanilmistir. Baski, Voron marka Trident
model 3B yazicida yazici baski boyutlarindaki sinirlamalardan dolayr 4 parca olacak

sekilde yaklasik 24 saatte basilmistir (Sekil 3.12).
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Gérintinin Elde Almnan Ciktilarin Gériintiini
Edilmesi ve Modelleme Goriintiiniin
Ciktilarmin Alinmasi Programina Tim ]?:ksenlerd'e
(BT/MRI) Aktarilmasi Kontiirlenmesi
Kontiirlerin 3B .
Di J(:f[lalu;\ri;tgrilk Mevcut Hatalarin Dﬂiﬂéfﬁ‘?ﬁ“&ﬁ’k
Geometriye Teilfilﬂﬂm&m ve Ciktilarma
Déniistiiriilmesi yiKlanmasi Donigtiralmesi

Sekil 3.10 Dijital 3B anatomik modeleme siirecinine ait is akis semasi (Erdogan 2020.)

R —, ) ) o Memnn | et Catavamcan Doy Wacku Vegpeg e Smese X Ty S |

Sekil 3.11 Dijital 3B anatomik modeleme siirecinde kullanilan MIMICS programi
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Sekil 3.12 Voron Trident marka 3B yazicida fantomun dig kisminin basilmasi

Ekstremite fantomunun (EF) kemik dokusu i¢in hayvan kemigi, kas dokusu i¢in parafin
kullanilarak, artroplasti cerrahisinde kullanilan CoCrMo femural implant ve Ti6Al4V
alasimhi femur diiz plaka implanti hayvan kemiklerine sabitlenerek fantom imalati
tamamlanmistir (Sekil 3.13). Ardindan ekstremite fantomunun GE Discovery RT marka
BT kullanilarak goriintiilemesi yapilmistir. BT taramasi, MAR algoritmas1 kullanilarak
(MAR(#+)) ve kullanilmadan (MAR(-)) iki farkli kesit kaliginda (1,25 ve 3,75 mm) ve
120 kV ¢ekim parametrelerinde gergeklestirilmistir (Sekil 3.7). Ekstremite fantomunun
sirasiyla Ti6Al4V ve CoCrMo implant yerlesimli bolgesinin BT goriintiileri Sekil 3.15
ve Sekil 3.16°da verilmistir.
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Sekil 3.13 Parafinin 3B baskiya doldurulmasi ve implantlarin konumlandirilmasi
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Sekil 3.15 Fantomun Ti6Al4V implant yerlesimli bolgesinin sirasiyla MAR (+) ve MAR
(-) ¢ekilen tomografi goriintiisii

Sekil 3.16 Fantomun CoCrMo implant yerlesimli bolgesinin sirasiyla MAR (+) ve MAR
(-) gekilen tomografi goriintiisii

3.2.2 Kalite kontrolii yapilacak ekstremite fantomuna tedavi planlamalariin

yapilmasi

Ekstremite fantomuna yapilan 3B-KRT ve VMAT tedavi planlarinda Varian Eclipse
version 13.6 ve Anizotropik Analitik Algoritma (AAA) kullanilarak recete edilen ayni
doz ve optimizasyon limitleri kullanilmistir. Toplam 4 adet BT goriintiistiniin (1,25 mm
ve 3,75 mm kesit kalmliginda MAR algoritmasinin kullanildigr ve kullaniimadigi
durumlar) her biri i¢in bir 3B-KRT ve bir VMAT tedavi planlamasi yapilmistir (Sekil
3.17-3.24). Bu sckilde tedavi i¢cin 8 ayri planlama elde edilmis oldu. 3B-KRT
planlamalarinda 6n arka (AP) iki alan kullanilarak 6 MV foton enerjisi kullanilmistir. Tek
izomerkez ark VMAT tedavi planlari, Trilogy lineer hizlandiricinin (Varian Medical
Systems, Palo Alto, CA, ABD) 6 MV foton demeti kullanilarak Eclipse TPS siiriim
13.6'da  olusturulmustur. izomerkez PTV'nin yaklasik geometrik merkezine
yerlestirilmistir. Her implant i¢cin bu islem tekrarlanmistir. Lineer hizlandiricilar
milenyum ¢ok yaprakli kolimatér (MLC) ile donatilmistir ve doz hizi1 600 MU/dk olarak
secilmigtir. Regete dozu 1 fraksiyonda 200 cGy olarak verilmistir. Hacim dozu, 2,5 mm
doz grid matrisi ile Analitik Anizotropik Algoritma (AAA) kullanilarak hesaplanmistir.

Klinik protokolde tanimlandigi gibi, tiim planlar PTV'nin minimum, %100'iine 6ngdriilen
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dozun >%95'ini verecek sekilde olusturulmustur ve PTV'nin maksimum dozu igin bir

limit belirlenmemistir.

1 [BOPLTA  Srapmeved - Y A G o FalhE | CT4

Sekil 3.17 Fantomun Ti6Al4V implant yerlesimli bolgesinin MAR (+) goriintiisiine ait
3B-KRT planlama doz dagilimi

Sekil 3.18 Fantomun Ti6Al4V implant yerlesimli bolgesinin MAR (-) goriintiisiine ait
3B-KRT planlama doz dagilimi
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Sekil 3.19 Fantomun Ti6Al4V implant yerlesimli bolgesinin MAR (+) goriintiisiine ait
VMAT planlama doz dagilimi

Sekil 3.20 Fantomun Ti6Al4V implant yerlesimli bolgesinin MAR (-) goriintiisiine ait
VMAT planlama doz dagilim1
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Sekil 3.21 Fantomun CoCrMo implant yerlesimli bolgesinin MAR (+) goriintiisiine ait
3B-KRT planlama doz dagilim1

Sekil 3.22 Fantomun CoCrMo implant yerlesimli bdlgesinin MAR (-) goriintiisiine ait
3B-KRT planlama doz dagilim1
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Sekil 3.23 Fantomun CoCrMo implant yerlesimli bdlgesinin MAR (+)g0riintiisiine ait
VMAT planlama doz dagilimi

Sekil 3.24 Fantomun CoCrMo implant yerlesimli bolgesinin MAR (-) goriintiisiine ait
VMAT planlama doz dagilim1

3.2.3 Ekstremite fantomunun kalite kontroliiniin yapilmasi

Ekstremite fantomunun kalite kontroliinii gergeklestirmek {izere implant yiizeyine
(yliksek doz bolgesi), orta hattina ve cilt konturunun (diisiik doz bolgesi) altina MOSFET
ve BeO dozimetreler yerlestirilerek her bir planlama teknigi i¢in 3 tekrarli 6l¢iimler
almmustir (Sekil 3.25). Tiim 6l¢timler gergek hasta protokolii kullanilarak AP (Anterior
Posterior), LAT (Lateral) ve DRR (Digitally Reconstructed Radiogram) goriintiilemeleri
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ile CBCT goriintiilemeleri almarak yapilmistir (Sekil 3.26). Olgiim sonuglar1 tedavi
planlama sistemindeki dozimetre lokasyonlarindaki doz degerleri ile karsilastirilarak
EF’nin klinik uygulanabilirligi degerlendirilmistir. Ol¢iim sonuglar1 ve TPS verileri ile

aralarindaki ortalama doz, standart sapma ve yiizde fark degerleri hesaplanmustir.

implant ylizeyi

rta hat

cilt
altinga

'/\
PA N

i \\

ekil 3.26 Ekstremite fantomunun sirasiyla CoCrMo implant yerlesimli bolgesinin,

S y plant yerles g
Ti6Al4V implant yerlesimli bolgesinin LAT DRR ve CoCrMo implant
yerlesimli bolgesinin CBCT kurulum (setup) goriintiisii
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4. BULGULAR

Bu calismada BT goriintiilemesinde kullanilan MAR algoritmasinin radyoterapi tedavi
planlamalarinda doz dagilimma etkisi tedavi planlama sistemiyle ve deneysel olarak
degerlendirilmistir. Bu dogrultuda iki farkli Zesr degerine sahip metal implant igeren bir
Ekstremite fantomu, 3B baski teknikleri ile iiretilmek {izere tasarlanmis, iiretilmis ve
kalite kontrolii yapilmistir. CoCrMo ve Ti6Al4V alasgimli implantlarin yerlesim
bolgelerinden alinan BT goriintiileri lizerinden 10 noktada HU degerleri kaydedilmistir.
Alman Ol¢iimlerde MAR (+) ve MAR (-) durumlan i¢in HU degerlerinin ortalama

degerleri ve standart sapmalar1 Cizelge 4.1 ve 4.2°de verilmistir.

Cizelge 4.1, CoCrMo implant1 i¢in MAR (+) ve MAR (-) durumlarinda 6l¢iilen HU
degerlerini karsilastirmaktadir. 1,25 mm kesit kalinliginda MAR (+) kullanimi, HU
degerini 2452 + 455’ten artirarak 2674 + 271'e yiikseltirken ve standart sapmay1
azaltmistir. Ancak, 3,75 mm kesit kalinliginda MAR (+) ile HU degeri 2479 + 360°tan
azalarak 2129 + 321 olarak belirlenmis ve MAR (-) degerine kiyasla bir diisiis
gbzlemlenmistir. Bu durum, MAR algoritmasinin etkisinin kesit kalinligina bagli olarak

degisebildigini gostermektedir.

Cizelge 4.1 CoCrMo implanti i¢in ortalama HU degerleri ve standart sapmalari

Kesit kalinligi (mm) MAR (-) HU MAR (+) HU
1,25 2452 + 455 2674 £ 271
3,75 2479 £+ 360 2129 + 321

Cizelge 4.2, Ti6Al4V implanti icin MAR algoritmasinin HU degerlerine etkisini
degerlendirmektedir. 1,25 mm kesit kalinliginda MAR (+) kullanimi, HU degerini
artirarak 2385 + 447’den 2600 + 403'e ¢ikarmistir. Ancak, 3,75 mm kesit kalinliginda
MAR (+) ile HU degeri 2479 + 360°tan 2093 + 405’e diismiistiir. Bu veriler, MAR
algoritmasinin Ti6Al4V implantinda etkisinin CoCrMo implantina benzer sekilde kesit
kalinligina bagli olarak degistigini ve oOzellikle ince kesitlerde daha belirgin HU
degisiklikleri yarattigini ortaya koymaktadir.
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Cizelge 4.2 Ti6Al4V implant1 i¢in ortalama HU degerleri ve standart sapmalari

Kesit kalinligi (mm) MAR (-) HU MAR (+) HU
1,25 2385 +447 2600 + 403
3,75 2169 + 428 2093 + 405

Cizelge 4.3 MAR (-) durumunda CoCrMo implanti i¢in 3B-KRT 06lgliim sonuglarini
gostermektedir. Cizelgede sunulan doz degerleri her bir 6l¢iim yoteminde 3 tekrarli
olarak gergeklestirilmis ve ortalamasi alinarak elde edilmistir.Cizelge 4.3 incelendiginde
BT alinan kesit kalinlig1 arttik¢a tiim 6l¢iim noktalarinda MOSFET ve OSL igin % doz
farkinin ve implant yiizeyinde 6l¢iilen dozun arttig1 goriilmektedir. Cizelge 4.3 ve Cizelge
4.4, CoCrMo alagimli femural implant icin MAR (-) ve MAR (+) durumlarinda yapilan
3B-KRT olglim sonuglarim1  gostermektedir. Cizelge 4.3 ve Cizelge 4.4
degerlendirildiginde, MAR (+) algoritmasi kullanildiginda, her iki kesit kalinliginda ve
tim Ol¢iim noktalarinda TPS’ ten elde edilen sonuglarin kiyaslandigr % doz farki
degerlerinin MAR (-) durumunda yapilan tedavi planlarindaki % doz farki degerlerinden
daha yakin oldugu goriilmiistiir. Bu durum, MAR algoritmasinin metal implantlardan
kaynaklanan artefaktlari azaltarak daha giivenilir doz hesaplamalarina olanak sagladigini

gostermektedir.

Cizelge 4.3 MAR (-) CoCrMo alagimli femural implant i¢in 3B-KRT 6l¢iim sonuglari

%

alin lgl g:um 1 fark
(mm) (cGy) (cGy) (cGy) MOSFET
oSL
Ocm (Implant 0 5 4 310 224304236 244,40 + 2.48 -7,20 8,22
Yiizeyinde)
1,25 lcm (Ortada)  258,00+2,14 307,80 +1,72 278,70 + 1,47 743 o
2cm -
, 6,98+ 1,25 9,15+1,12 7.72+0.96 9,59
(Cilt Altinda) 18,52
Ocm (Implant 5 6 4 564 22430+3.80 270,50 + 3.89 721 17,08
Yiizeyinde)
3,75 icm (Ortada) 243,00+ 1,45  307,80+£2,76 267,40 + 2,68 912
2cm -
. 6,39 £ 0,90 935+ 1,63 771+1,14 17,12
(Cilt Altinda) 21,27
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Cizelge 4.4 MAR (+) CoCrMo alagimli femural implant i¢in 3B-KRT 6l¢lim sonuglari

H 0,
Kesit o MOSFET osL TPS %Doz % Doz
kalmlig Olgiim (cGy) G G farki farki
(mm) y (cGy) (cGy) MOSFET ~ OSL
0 cm (Implant 258,00 + 268,70 £ 252,10 £ 234 6.58
Yiizeyinde) 3,05 2,86 1,55 : :
26,40 + 27,10+ 26,10 +
1,25 1cm (Ortada) 2.94 144 141 -1,15 -3,83
2em 9284078 9.61+106 870+031 6,67 10,46
(Cilt Altinda) ~0=0 OL=5 U= ! !
0cm (implant 261,00+ 268,70+ 248,10+ ] ]
Yiizeyinde) 312 2,96 3,56 5,20 8,30
247,00+ 25810+ 232,60 %
3,75 1cm (Ortada) 2.20 1,05 247 -6,19 -10,96
y 71024147 794088 727+1.63 2,06 9,22
(Cilt Altinda) ’ ’ ’ ’ ’ ’ ' '

Cizelge 4.5 ve Cizelge 4.6, CoCrMo implant1 kullanilarak gergeklestirilen VMAT
teknigiyle elde edilen oOl¢iim sonuglarini igermektedir. Cizelge 4.5 ve 4.6
karsilastirildiginda MAR (+) durumunda MAR (-) durumuna gore 1,25 kesit kalinliginda
ti¢ 6lglim noktasinda da doz degerleri ve % doz farki degerleri diismiistiir. Ancak 3,75
kesit kalinliginda MAR algoritmasi ile implant yiizeyinde % doz farki azalirken orta hat
ve cilt altinda yani diisiik doz boélgelerinde % doz farki artmistir. Bu bulgu, MAR
algoritmasinin VMAT tekniginde doz dagilimimi belirlerken bazi bolgelerde 6l¢iim
dogrulugunu artirdigini, ancak diisiik doz bolgelerinde farkliliklarin devam ettigini ortaya

koymaktadir.
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Cizelge 4.5 MAR (-) CoCrMo alasimli femural implant igin VMAT 6l¢iim sonuglari

i 0, 0,
k;fnsllltgl Ol¢iim MOSFET OSL TPS /?alrjk(zz /?alrjkolz
(mm) (cGy) (cGy) (cGy) MOSEET OSL
Ocm(Implant 1500 340 136504356 12750311 824  -7.06
Yiizeyinde)
1,25 1cm (Ortada) 112,00 +2,15 86,10+ 2,14 99,50 £ 2,41 -12,56 13,47
2cm
(Cilt Altinda) 54,70 + 1,56 69,80 + 0,96 59,80 + 1,52 8,53 -16,72
Ocm(Implant 5601988  14450+2.89 12470+316 377  -1588
Yiizeyinde)
3,75 1cm (Ortada) 84,30 £ 1,63 86,10+ 1,22 88,50 £ 2,14 4,75 2,71
2cm
+ + + -
(Cilt Altinda) 50,50+ 0,21 59,80 + 1,02 51,60 + 1,45 2,13 15,89

Cizelge 4.6 MAR (+) CoCrMo alagimli femural implant i¢in VMAT 6l¢iim sonuglari

%

Kesit . MOSFET OSL TPS % Doz Doz
kalinlig1 Ol¢iim (cGy) farki farki
(mm) y (cGy) (cGy) MOSFET
OSL
0cm (1mplant 120,70 + 116,60 + )
Yizefinde) A =18 214 3,12 480 3,52
1,25 1cm (Ortada) 69,80 £ 2,66 80,50+ 1,85  74,30+2,92 6,06 -8,34
2cm -
. 49,80 + 1,47 59,20 + 0,63 52,80+ 1,37 5,68
(Cilt Altinda) 12,12
0 cm (implant 115,70 + 112,60 + i
Yiizeyinde) 1 0000%2.84 241 2,89 320 275
3,25 1cm (Ortada) 88,10 = 1,41 86,50 £2,01 92,40+1,68 4,65 6,39
2cm
. 52,80 + 0,69 54,20+ 1,03 51,20+ 0,86 -3,13 -5,86
(Cilt Altinda)

Cizelge 4.7 ve Cizelge 4.8, Ti6Al4V alasimhi femoral implant kullanilarak 3B-KRT

teknigiyle yapilan doz Olgiimlerini gostermektedir. Cizelge 4.7 ve Cizelge 4.8

incelendiginde MAR (+) algoritmasi, her iki kesit kalinliginda ve 6l¢iim noktalarinda

MOSFET ve OSL igin % doz farkinin azalmasia ve TPS ile daha uyumlu sonuglara

sebep olmustur. Ancak, orta hat ve cilt alt1 bolgelerinde MAR (+) ile dl¢iilen doz

degerleri, MAR (-) durumuna kiyasla bazi farkliliklar gostermektedir. Bu durum, MAR

algoritmasinin diisiik doz bolgelerinde her zaman tutarli bir iyilestirme saglamadigini

gostermektedir.
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Cizelge 4.7 MAR (-) Ti6Al4V alasimli femur plaka implant i¢in 3B-KRT 6l¢iim sonuglart

Kesit % D %
esl oSL TPS o Doz

kalinhig Olgiim MOSFET farki Doz
fark
(mm) (cGy) (cGy) ©eY)  mosreT :
oSL
0cm (Implant 00 604514 262,60 43,14 286704256 443 8,41
Yiizeyinde)
125  15cm(Ortada) 3,69+ 1,56  3,72+256 342+ 145 789 877
3cm
3544089 4324165  3.96+0.86 1061 -9,09
(Cilt Altinda) »a 20, SEb 20%0,
0cm(mplant 05 60 4 341 262,60 43,89 243404231 468 -7.89
Yiizeyinde)
375  15cm(Ortada)  21,10£2,09  1872+255 2020+ 1,61  -446 7.33
3cm
. 941+123 7324187  848+101  -1097 13,68
(Cilt Altinda)

Cizelge 4.8 MAR (+) Ti6Al4V alasimli femural implant i¢cin 3B-KRT 6l¢iim sonuglari

H 0,
kalinlhigi Olgiim (cGy) farki farki
(mm) y (cGy) (cGy) MOSFET  OSL
0cm (Implant o) 55, 344 54804320  52,38+3,65 2,16 -4,62
Yiizeyinde)
1,25 1,5 cm (Ortada) 8,21 +2,11 8,52+243 8,26 + 1,88 0,61 -3,15
3cm
, 3,16+ 0,93 297+1,12  3,11+1,02 -1,61 4,50
(Cilt Altinda)
Ocm(lmplant 00604051 26480+2.64 251104243 442 5,46
Yiizeyinde)
3,75 1,5cm (Ortada) 17,60 + 1,06 16,52+ 1,83 17,30 £ 1,03 -1,73 4,51
3cm
. 5,07 + 0,69 517+091 522 +0,97 2,87 0,96
(Cilt Altinda)

Cizelge 4.9 ve Cizelge 4.10, Ti6Al4V implant1 kullanilarak VMAT teknigiyle yapilan
doz Olgiimlerini sunmaktadir. Cizelge 4.9 ve Cizelge 4.10 incelendiginde, implant
yiizeyindeki TPS doz degerlerinde neredeyse farklilik goriilmemektedir. Ancak, orta hat
ve cilt alt1 bélgelerinde bazi durumlarda, MAR (-) durumuna kiyasla daha diisiik doz
degerleri gozlemlenmistir. Buna ragmen, genel olarak MAR (+) algoritmasinin kullanima,
TPS ile dozimetre Olglimleri arasindaki farklar1 azaltarak daha tutarli ve gilivenilir

sonuglar elde edilmesini saglamistir.
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Cizelge 4.9 MAR (-) Ti6Al4V alasimli femur plaka implant icin VMAT 6l¢tim sonuglari

. 0,
kalinligi Olglim (cGy) farki farki
(mm) y (cGy) (cGy) MOSFET  OSL
0 cm (Implant 221,00 + )
Yiizeyinde) 3,50 262,60 +2,85 237,40 £ 3,64 6,91 10,62
1,5cm
1,25 (Ortada) 61,70 £ 2,14 72,30 £ 1,46 64,80 +£2.45 4,78 -11,57
3cm
. 44,50 £ 1,06 35,70 £ 0,55 41,50 = 1,47 -7,23 13,98
(Cilt Altinda)
0 cm (Implant 205,00 + ) )
Yizoyinde) 2,62 211,204+2,89 202,60 + 2,54 1,18 4,24
375 (clﬁft:drg) O 101304201 108704193 248 6,81
3cm
) 68,80 1,42 61,70+ 1,06 71,10 £ 0,66 3,23 13,22
(Cilt Altinda)

Cizelge 4.10 MAR (+) Ti6Al4V alasimhi femur plaka implant icin VMAT O0l¢iim

sonugclari
s 0,
Kesit A MOSFET OSL TPS % Doz % Doz
kalinlhigt Olglim (cGy) farki fark
(mm) y (cGy) (cGy) MOSFET  OSL
0cm (Implant»)g 60 9 g7 24800 43,01 238,50 + 3,51 3,98 -4.36
Yiizeyinde)
15cm
1,25 (Ortada) 67,70 + 1,64 74,30 £ 2,51 69,50 £ 2,19 2,59 -6,91
3cm
. 44,60 + 0,65 49,70 + 1,63 4520+ 1,52 1,33 -9,96
(Cilt Altinda)
Ocm (Implant )0 60 391 238004247 232,90 +2.36 2,96 -2,58
Yiizeyinde)
15cm
3,75 (Ortada) 95,20+ 2,41 96,30 + 1,23 96,40 + 1,06 1,24 0,10
3cm
. 6820+ 1,65 62,70+042 69,10+ 0,58 1,30 9,26
(Cilt Altinda
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5. TARTISMA

Radyoterapi alan hastalarda, sagkalim siiresinin artmasiyla birlikte tedavi alani veya riskli
organ yakininda metalik implantlara rastlama olasilig1 artmaktadir. Implant materyalinin
tedavi alanina girmesi durumunda yiiksek yogunlugu sebebiyle doz dagilimim
etkilemektedir. Literatiirde, radyoterapide yiiksek yogunluklu malzemelerle ilgili birgok
calisma bulunmaktadir. Buna ragmen, farkli kesit kalinliklarinda alinan BT goriintiileri
tizerinden farkli metal alasimli malzemelerin MAR algoritmas1 kullanildigr ve
kullanilmadig1 durumlarda hastaya 6zgii fantom kullanilarak farkli dl¢iim sistemleriyle
yapilmis bir calisma bulunmamaktadir. Tez caligmasinin dozimetrik Olglimleri 48

noktadan , 3 tekrarli olarak gergeklestirilmistir.

CoCrMo implantt igin % doz farki degerlerini inceleyecek olursak, 1,25 mm kesit
kalinliginda OSL odl¢iimlerinde TPS ile arasindaki en yiiksek doz farki %18,52 olarak
MAR(-) 3B-KRT tedavisinde ve en diisik doz farki %3,52 olarak MAR(+) VMAT
tedavisinde bulunmustur. 1,25 mm kesit kalinliginda MOSFET o6l¢timlerinde TPS ile
arasindaki en yiiksek doz farki %12,56 olarak MAR(-) VMAT tedavisinde ve en diisiik
doz farki 9%1,15 olarak MAR(+) 3B-KRT tedavisinde bulunmustur. 3,75 mm kesit
kalinliginda, OSL o6lgiimlerinde TPS ile arasindaki en yiiksek doz farki %21,27 olarak
MAR(-) 3B-KRT tedavisinde ve en diisik doz farki %2,71 olarak MAR(-) VMAT
tedavisinde bulunmustur. 3,75 mm kesit kalinliginda MOSFET ol¢iimlerinde TPS ile
arasindaki en yiiksek doz farki %17,12 olarak MAR(-) 3B-KRT tedavisinde ve en diisiik
doz farki %2,06 olarak MAR(+) 3B-KRT tedavisinde bulunmustur.

Ti6Al4V implant1 i¢in % doz farki degerleri incelenecek olursa, 1.25 mm kesit
kalinliginda OSL olgtimlerinde TPS ile arasindaki en yiiksek doz farki %13,98 olarak
MAR(-) VMAT tedavisinde ve en diisikk doz farki %3,15 olarak MAR(+) 3B-KRT
tedavisinde bulunmustur. 1.25 mm kesit kalinlifinda MOSFET 6l¢iimlerinde TPS ile en
yiiksek fark %10,61 olarak MAR(-) 3B-KRT tedavsinde ve en diisiik doz farki %0,61
olarak MAR(+) 3B-KRT tedavisinde bulunmustur. 3.75 mm kesit kalinliginda OSL
Olgtimlerinde TPS ile arasindaki en yiiksek doz farki %13,68 olarak MAR (-) 3B-KRT
tedavisinde ve en diisiik doz farki %0,1 olarak MAR(+) VMAT tedavisinde bulunmustur.
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3,75 mm kesit kalinliginda MOSFET ol¢iimlerinde TPS ile en yiiksek doz farki %10,97
olarak MAR(-) 3B-KRT tedavisinde ve en diisiik doz farki %1,18 olarak MAR(-) VMAT

tedavisinde bulunmustur.

Bu degerlendirmelerle birlikte TPS ile en yiiksek %fark degerleri OSL dozimetreler ile
elde edilmistir ve buna dayanarak MOSFET dozimetri sistemin TPS ile daha uyumlu
calistigi sOylenebilir. Genel olarak incelendiginde ise hem MOSFET hem de OSL
sonuglart ig¢in % fark degerleri MAR kullanildigi durumda, MAR kullanilmadigi
durumuna gore azalmistir. BT tarama kesit kalinliklar1 dikkate alinarak incelendiginde
CoCrMo alagimli implant i¢in hem OSL hem de MOSFET i¢in en yiiksek % fark
degerlerinin, kesit kalinligi (1,25 mm ve 3,75 mm) arttikca azaldigr goriilmistiir.
Ti6Al4V alagimli implant i¢in BT tarama kesit kalinligina bagli en yiiksek % fark
degerlerinde OSL ve MOSFET i¢in anlamli bir fark bulunamamistir. CoCrMo femural
implant1 gibi yliksek Zefr degerine sahip implantlar bulunduran hastalar icin kesit
kalinliginin diisiik secilmesiyle RT planlamasinda daha tutarli doz dagilimlart elde
edilebilir .

Ozden’in (2014) yaptig1 tez ¢alismasinda farkli metalik alasimlardan olusan 4 ayr1 kalga
protezi igeren fantomlarda iki boyutlu iyon odasi, iyon odasi ve gafkromik film ile TPS
dozlarimi karsilagtirmistir. 6MV X-151m1 foton enerjisinde TPS ile karsilastirildiginda
CoCrMo implant1 i¢in en yiiksek doz farki %20 ve Ti6Al4V implanti igin en yiiksek doz
farki % 5 bulmustur (Ozden 2014). CoCrMo implant1 igin elde ettigi sonuglar, calismamiz
ile uyumludur. Ti6Al4V implanti i¢in bizim ¢alismamizda % doz farki degeri daha
yiiksek ¢ikmistir. Bunun sebebinin tasarlanan c¢alisma ve kullanilan dozimetrik sistem

farkliliklarindan kaynaklandig1 sdylenebilir.

Ojala ve arkadaslar1 (2014) fantom igine bir titanyum implant yerlestirerek yaptiklar
calismada AAA algoritmast kullanilan TPS ve TLD dozlar1 arasindaki fark titanyum
implantin kalin kismi igin %6,79 olarak bulmuslardir (Ojala vd. 2014). Bizim
calismamizda TI6A14V implant1 icin MAR (-) TPS ve OSL i¢in maksimum doz farki
%9,09 olarak kaydedilmistir. Fakat MAR (+) 6l¢limlerde ayn1 noktadaki doz fark: %4,50

olarak kaydedilmistir. MAR kullanimmin sagilmay1 azaltmaya yonelik katkisindan
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dolay1 % doz farki degeri azalmistir ve planlamaya daha yakin bir sonug vermistir.

Gil ve arkadasglart (2024) Eclipse tedavi planlama sisteminin AAA ve PBC
algoritmalarin1 doz tahminlerinin dogrulugunu farkli kalga protezilerini doku esdegeri bir
ortamda dozimetrik olarak incelemislerdir. TLD dozimetri kullanilarak yapilan ¢alismada
TPS algoritmalarinin belirsizliginin kal¢a protezinin yogunlugu ve capr arttik¢a arttigi
gozlemlenmistir. Bu nedenle, kalca protezi uygulanan hastalarin tedavisinde RT
uygulanmas1 gibi durumlarda protezin tedaviyi etkileyebileceginin g6z Onilinde
bulundurulmasina dikkat c¢ekilmistir. RT planlamas1 yapilacak hasta hakkinda protezin
elektron yogunlugu hakkinda medikal fizik¢inin bilgilendirilmesi noktasina deginilmistir
(Giil vd. 2024). Ayrica CoCrMo implanti i¢in TPS ve TLD arasinda bulduklari en yiiksek
fark %14,43 iken Ti6Al4V igin en yiiksek doz farki %7,59’ dur. Bizim ¢alismamizda da
MAR (-) durumunda CoCrMo igin en yiiksek doz farki OSL igin %18,52 iken Ti6Al4V
implanti i¢in en yiikksek doz farki OSL i¢in % 9,09 oldugu goriilmiistiir. Bu da implant
malzemesinin 6zelliginin bilinmesi noktasinda Giil ve arkadasalarinin (2024) ¢alismasini

destekler niteliktedir.

Viicut icindeki metal yapilarin doz dagilimina etkisi, RT planlanan bdlgeye ve yonteme
bagl olarak, 3B-KRT uygulandig1 durumda, YART ve VMAT tekniklerine oranla daha
az agida 151n demet alan1 kullanildigi i¢in daha fark edilir hale geldigi Giantsoundi ve
arkadaglar tarafindan yapilan ¢aligmada ortaya konmustur. Doz degeri hatalarinin, fazla
sayida tedavi 1sin demeti kullanildiginda azaldigr kaydedilmistir. VMAT gibi,
isinlamanin - stirekli devam  ettigi tedavi tekniginde doz dagilimmin homojen
olmamasindan kaynaklanan etkilerin azaldigi goriilmiistiir (Giantsoudi vd. 2017). Bizim
calismamizda, CoCrMo femural implant i¢cin MAR (-) durumunda VMAT planlamasi
i¢in diisiik doz bolgesinde maksimum doz farki %16,72 iken 3B-KRT i¢in %18,52°dir.
Ti6Al4V femur plaka implantt igin MAR (-) durumunda VMAT planlamasi i¢in diigiik
doz bolgesinde maksimum doz farki %13,98 iken 3B-KRT i¢in %9,09’dur. Giantsoundi
ve arkadaslarinin dikkat ¢ektigi nokta bizim ¢alismamizda CoCrMo implanti i¢in gegerli
olurken Ti6Al4V implanti i¢in dogrulanamamistir. Bunun nedeninin implant

malzemesinden ziyade implant biiyiikliiglinden kaynaklandig1 sdylenebilir.
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Gjesteby ve arkadaslar1 (2016) da yaptiklart ¢alismada metal artefakt olusumundaki
belirli nedenleri arastirmig, metal implantlar tilirlerine gore smiflandirmis ve MAA
yontemlerindeki yenilikleri degerlendirmislerdir. MAA yontemleri {lizerine yaklasik 40
yildir yapilan iyilestirmelere ragmen yiiksek yogunluklu, yiiksek sogurma katsayisina
sahip, bliylik veya sekil olarak diizensiz metaller icin MAA’nin geldigi nokta hala
yetersizdir (Gjesteby vd. 2016). Yaptigimiz ¢alismadan elde edilen sonuglara gore MAR
algoritmasinin, metal artefaktlarin olumsuz etkilerini ortadan kaldirma konusunda

yetersiz olsa da sonuglar1 iyilestirdigi sdylenebilir.

Caligmamizda 1,25 mm kesit kalinliginda alinan BT goriintiileri i¢in OSL dozimetreler
i¢in en yiiksek %doz farki 18,52 ve 3,75 kesit kalinliginda 21,27 bulunmustur. 1,25 mm
kesit kalinliginda alinan BT goriintiileri i¢in MOSFET %doz farki en yiiksek 12,56 ve
3,75 kesit kalinliginda 17,12 bulunmustur. % doz farki degerlerinin boyle ¢ikmasinda
kullanilan implantin Zefr degerinin yiiksek olmasindan kaynakli 1s1n sertlesmesinin etkili

oldugu sdylenebilir.

Koelbl tarafindan yapilan iki ¢alismada (2015,2016), metal implant igeren alanlardaki
BT’de HU degerlerine bakildiginda MAR yontemi kullanimiyla standart sapma
degerlerinin 1006 HU“dan 408 HU’ya diistiigii 6l¢iilmiistiir (Koelbl 2015, 2016). Bizim
calismamizda da CoCrMo ve Ti6Al4V alasimli implantlar i¢in alinan CT goriintiilerinde
HU degerlerini MAR (+) ve MAR (-) durumlart i¢in inceledigimizde farkli kesit
kalinliklar1 da hesaba katildiginda MAR (+) durumunda standart sapmalarin hepsinin
MAR (-) durumuna gore daha diisiik oldugu goriilmiistiir. Koelbl ve arkadaslarinin da
(2015,2016) belirttigi gibi, calismamizda da MAR uygulanmasimin doz hesaplamada
dogrulugun artmasina ve metal artefaktlardan kaynakli olumsuz etkilerin azalmasinda

fayda sagladig1 goriilmiistiir.
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6. SONUC

RT de hedeflenen dozun ve kritik organ dozlarinin alacagi doz hesaplanirken implantin
tedavi bolgesindeki yerine ve sekline dikkat edilmelidir. Ozellikle metal implant
varliginin radyasyon demetinin zayiflamasina neden oldugu ve bunun da TPS tarafindan
tahminin, implant malzemesine, biiyiikliigiine ve uygulanan tedaviye bagli olarak
yaklasik %20 ile %1 arasinda degisen oranda eksik kaldigi bu tez ¢alismasinda
gosterilmistir. Bu sonuglarla birlikte implant yakininda tiimore verilecek dozda kontroliin
saglanamamasi durumu ortaya g¢ikacaktir. Tez ¢alismamizda kullandigimiz CoCrMo
femural implant1 gibi biiylik ve kalin implantlarda dozimetrik hatalarda artis meydana
gelmesi miimkiindiir. Tez ¢aligmamiz sonucunda metal implant1 olan hastalarda MAR
kullaniminin sagilmay1 azaltmaya katkisindan dolay1 planlama ile uyumlu sonuglar
verdigi goriilmiistiir. RT’ de toksiteleri diisiirmek i¢in hasta BT taramalarinda MAR
kullanim1 ve kesit kalinliginin diisiik se¢ilmesi onerilmektedir. Metal artefakta sebep
olan implantlarin konum ve sekil bilgilerinin doktor ve saglik fizik¢isi tarafindan
bilinmesinin hata payini azaltabilecegi dogrulanmistir. Bir¢cok alanda kullanilan 3B baski
teknolojisinin gelisimiyle birlikte RT’de de kalite kontrol amagli doku esdegeri
fantomlarin kullanimiin artmasi ve rutine eklenmesi de olas1 goriinmektedir. Bu tez
calismasindan elde edilen sonuglarla, hastada metal implant olmast durumunda
miimkiinse implantin tedavi planlamasi alani diginda birakilmasi 6nerilmektedir. Metal
artefakt azalimi yazilimlarinin gelismesiyle ileride implantli hastalara 6zgii tedavi

protokolleri gelistirilmesi olas1 gériinmektedir.

60



KAYNAKLAR

Abdullah, K. (2017). Fundamentals in IN Nuclear Physics (p. 259). Saarbriicken: Noor
Publishing.

Abramovitch, K., & Rice, D. D. (2014). Basic principles of cone beam computed
tomography. Dental Clinics, 58(3), 463-484.

Ahrazoglu, H. (2019). Genisletilmis bilgisayarli tomografi skalasi ve metal artefakt
azalimi  yontemlerinin  implantli  hastalarda doz dagilimina etkisinin
bireysellestirilmis fantomlar kullanilarak analiz edilmesi (Master's thesis, Saglik
Bilimleri Enstitiisii).

Alaei, P., Spezi, E., & Reynolds, M. (2014). Dose calculation and treatment plan
optimization including imaging dose from kilovoltage cone beam computed
tomography. Acta Oncologica, 53(6), 839-844.

Alvarez, B., Montero, A., Hernando, O., Ciervide, R., Garcia, J., Lopez, M., ... & Rubio,
C. (2021). Radiotherapy CT-based contouring atlas for non-malignant skeletal
and soft tissue disorders: a practical proposal from Spanish experience. The
British Journal of Radiology, 94(1124), 20200809.

Andersson, K. M., Nowik, P., Persliden, J., Thunberg, P., & Norrman, E. (2015). Metal
artefact reduction in CT imaging of hip prostheses—an evaluation of commercial
techniques provided by four vendors. The British journal of radiology, 88(1052),
20140473.

Bae, K. T., & Whiting, B. R. (2006). Basic principles of computed tomography physics
and technical considerations. Computed Body Tomography with MRI Correlation,
21.

Bakicierler, G., Sisman, G., & Akgilingor, K. (2022). Estimating the dose differences
nearby the metal implant by means of artificial contouring errors via Monaco and
Geant4. Revista mexicana de fisica, 68(5).

Barrett, J. F., & Keat, N. (2004). Artifacts in CT: recognition and
avoidance. Radiographics, 24(6), 1679-1691.

Bethesda, M. D. (1999). International commission on radiation units and
measurements. ICRU report, 50.

Bhat, S. (2021). 3D printing equipment in medicine. In 3D Printing in Medicine and
Surgery (pp. 223-261). Woodhead Publishing.

Boas, F. E., & Fleischmann, D. (2012). CT artifacts: causes and reduction
techniques. Imaging Med, 4(2), 229-240.

Bor, D. (2009). Niikleer tip sayisal goriintiileme yontemleri. Bilim Yaywncilik, 339.

61



Bortfeld, T. (2006). IMRT: areview and preview. Physics in Medicine & Biology, 51(13),
R363.

Bolikkdemir, M. H. (2007). Sodyum klorlir ve potasyum kloriiriin optik uyarmali
liminesans (OSL) kinetigi.

Better-Jensen, L., McKeever, S. W., & Wintle, A. G. (2003). Optically stimulated
luminescence dosimetry. Elsevier.

Burnley, J. C. (2021). 3D-Printing for Radiotherapy Using Flexible Filament Materials.
The University of Manchester (United Kingdom).

Buzug, T. M. (2011). Computed tomography. In Springer handbook of medical
technology (pp. 311-342). Berlin, Heidelberg: Springer Berlin Heidelberg.

Cedric, X. Y., & Tang, G. (2011). Intensity-modulated arc therapy: principles,
technologies and clinical implementation. Physics in Medicine & Biology, 56(5),
R31.

Chandra, R. A., Keane, F. K., Voncken, F. E., & Thomas, C. R. (2021). Contemporary
radiotherapy: present and future. The Lancet, 398(10295), 171-184.

Cohen, J. (1967). Biomaterials in orthopedic surgery. The American Journal of
Surgery, 114(1), 31-41.

Cormack, A. M. (1963). Representation of a function by its line integrals, with some
radiological applications. Journal of applied physics, 34(9), 2722-2727.

Cetinkaya, E. (2013). A/t alanli IMRT planlarinda tedavi plani kalite kontrollerinin EPID
ve 2D Array ile degerlendirilmesi (Master's thesis, Saglik Bilimleri Enstitiisii).

Dirican, B. Radiotherapy and New Techniques. Turkey: N. p., 2007. Web.

Duan, K., Orabi, M., Warchock, A., Al-Akraa, Z., Ajami, Z., Chun, T. H., & Lo, J. F.
(2023). Monolithically 3D-Printed Microfluidics with Embedded upTesla
Pump. Micromachines, 14(2), 237.

Ducheyne, P. (2015). Comprehensive biomaterials (\VVol. 1). Elsevier.

Erdogan, T. (2020). Akciger kanserli olgularda stereotaktik ablatif beden radyoterapisi
kalite kontrolleri i¢in hastaya 6zgii tiimor ve solunum izlemi fantomu tasarima.

Ezzell, G. A, Galvin, J. M., Low, D., Palta, J. R., Rosen, I., Sharpe, M. B, ... & Yu, C.
X. (2003). Guidance document on delivery, treatment planning, and clinical
implementation of IMRT: report of the IMRT Subcommittee of the AAPM
Radiation Therapy Committee. Medical physics, 30(8), 2089-2115.

Fitzpatrick, R., Fletcher, A., Gore, S., Jones, D., Spiegelhalter, D., & Cox, D. (1992).
Quality of life measures in health care. I: Applications and issues in
assessment. British Medical Journal, 305(6861), 1074-1077.

62



FleBner, M., Miiller, A., Helmecke, E., & Hausotte, T. (2015). Automated detection of
artefacts for computed tomography in dimensional metrology. Digital Industrial
Radiology and Computed Tomography, 1-8.

Galvin, J. M., Ezzell, G., Eisbrauch, A., Yu, C., Butler, B., Xiao, Y., ... & Palta, J. (2004).
Implementing IMRT in clinical practice: a joint document of the American
Society for Therapeutic Radiology and Oncology and the American Association
of Physicists in Medicine. International Journal of Radiation Oncology*
Biology™* Physics, 58(5), 1616-1634.

Gatti, A. M., & Knowles, J. C. (2002). Biocompatibility and biological tests.
In Integrated Biomaterials Science (pp. 793-813). Boston, MA: Springer Us.

Giantsoudi, D., De Man, B., Verburg, J., Trofimov, A., Jin, Y., Wang, G., ... & Paganetti,
H. (2017). Metal artifacts in computed tomography for radiation therapy planning:
dosimetric effects and impact of metal artifact reduction. Physics in Medicine &
Biology, 62(8), R49.

Gjesteby, L., De Man, B., Jin, Y., Paganetti, H., Verburg, J., Giantsoudi, D., & Wang, G.
(2016). Metal artifact reduction in CT: where are we after four decades?. leee
Access, 4, 5826-5849.

Glide-Hurst, C., Chen, D., Zhong, H., & Chetty, 1. J. (2013). Changes realized from
extended bit-depth and metal artifact reduction in CT. Medical
physics, 40(6Part1), 061711.

Goodman, P. C. (1995). The new light: discovery and introduction of the X-ray. AJR.
American journal of roentgenology, 165(5), 1041-1045.

Greco, R. S., Prinz, F. B., & Smith, R. L. (Eds.). (2004). Nanoscale technology in
biological systems. CRC press.

Guilfoile, C., Rampant, P., & House, M. (2017). The impact of smart metal artefact
reduction algorithm for use in radiotherapy treatment planning. Australasian
physical & engineering sciences in medicine, 40, 385-394.

Guillemin, G., Patat, J. L., Fournie, J., & Chetail, M. (1987). The use of coral as a bone
graft substitute. Journal of biomedical materials research, 21(5), 557-567.

Gupta, A., Subhas, N., Primak, A. N., Nittka, M., & Liu, K. (2015). Metal artifact
reduction: standard and advanced magnetic resonance and computed tomography
techniques. Radiologic Clinics, 53(3), 531-547.

Giil, Osman Vefa, Hamit Basaran, Ahmet Yildirim, and Gokcen Inan. 2024.
'Investigation of Dose Calculation Accuracy of Eclipse Treatment Planning
System in the Presence of Metal Hip Prosthesis with Thermoluminescence
Dosimeters', Istanbul Gelisim University Journal of Health Sciences: 15-28.

63



Giner, A. T., & Meran, C. (2020). Ortopedik implantlarda kullanilan
biyomalzemeler. Pamukkale Universitesi Miihendislik Bilimleri Dergisi, 26(1),
54-67.

Giir, A. K., & Taskin, M. (2004). Metalik biyomalzemeler ve biyouyum. Firat
Universitesi Dogu Arastirmalart Dergisi, 2(2), 106-113.

Hounsfield, G. N. (1973). Computerized transverse axial scanning (tomography): Part 1.
Description of system. The British journal of radiology, 46(552), 1016-1022.

Inal, T. (2007). X-Isim: Bilgisayarli Tomografisi (Computed Tomography-Ct) Tek ve Cok-
Kesitli Sistemlerde Kalite Kontrol Testlerinin Standartizasyonu (Master's thesis,
Ankara Universitesi (Turkey)).

Jeon, D., Kim, W., Cho, H., & Park, M. (2024). Removing grid artifacts from a two-
dimensional crisscrossed grid in cone-beam computed tomography to enhance
image quality. Journal of Instrumentation, 19(03), C03037.

Jeraj, M., & Robar, V. (2004). Multileaf collimator in radiotherapy. Radiology and
Oncology, 38(3).

Jung, H. (2021). Basic physical principles and clinical applications of computed
tomography. Progress in Medical Physics, 32(1), 1-17.

Kalender, W. A. (2011). Computed tomography: fundamentals, system technology,
image quality, applications. John Wiley & Sons.

Kara, E., & Hicsonmez, A. (2022). Physical and dosimetric characteristic properties of
BeO OSL for clinical dosimetric measurements. Applied Radiation and
Isotopes, 186, 110199.

Khan, F. M., & Gibbons, J. P. (2014). Khan's the physics of radiation therapy. Lippincott
Williams & Wilkins.

Kidoh, M., Nakaura, T., Nakamura, S., Tokuyasu, S., Osakabe, H., Harada, K., &
Yamashita, Y. (2014). Reduction of dental metallic artefacts in CT: value of a
newly developed algorithm for metal artefact reduction (O-MAR). Clinical
radiology, 69(1), e11-el6.

Knoll, G. F. (2010). Radiation detection and measurement. John Wiley & Sons.

Koelbl, O. (2015). Influence of metallic dental implants and metal artefacts on dose
calculation accuracy. Strahlentherapie und Onkologie, 191(3), 234.

Koelbl, O. (2016). Iterative metal artifact reduction improves dose calculation
accuracy. Strahlentherapie und Onkologie, 192(6), 403.

Mahuvava, C., & Du Plessis, F. C. P. (2015). Monte Carlo evaluation of the dose
perturbation effect of hip prostheses for megavoltage photon
radiotherapy. Physica Medica: European Journal of Medical Physics, 31, S7.

64



Mans, A., Remeijer, P., Olaciregui-Ruiz, I., Wendling, M., Sonke, J. J., Mijnheer, B., ...
& Stroom, J. C. (2010). 3D Dosimetric verification of volumetric-modulated arc
therapy by portal dosimetry. Radiotherapy and oncology, 94(2), 181-187.

Moore, W. R., Graves, S. E., & Bain, G. I. (2001). Synthetic bone graft substitutes. ANZ
journal of surgery, 71(6), 354-361.

Ojala, J., Kapanen, M., Sipild, P., Hyddynmaa, S., & Pitkénen, M. (2014). The accuracy
of Acuros XB algorithm for radiation beams traversing a metallic hip implant—
comparison with measurements and Monte Carlo calculations. Journal of applied
clinical medical physics, 15(5), 162-176.

Oldham, M. (2001). Radiation physics and applications in therapeuticmedicine. Physics
Education, 36(6), 460.

Ozden, H. (2014). Tipta kullanilan protez materyallerinin doz dagilimina etkisinin doku
esdegeri fantom icinde dozimetrik incelenmesi (Master's thesis, Bursa Uludag
University (Turkey)).

Palma, D. A., Verbakel, W. F., Otto, K., & Senan, S. (2010). New developments in arc
radiation therapy: a review. Cancer treatment reviews, 36(5), 393-399.

Patel, N. R., & Gohil, P. P. (2012). A review on biomaterials: scope, applications &
human anatomy significance. Int. J. Emerg. Technol. Adv. Eng, 2(4), 91-101.

Podgorsak, E. B. (2005). Basic radiation physics. Radiation oncology physics: a
handbook for teachers and students. Vienna: IAEA, 7.

Reft, C., Alecu, R., Das, I. J., Gerbi, B. J., Keall, P., Lief, E., ... & Van Dyk, J. (2003).
Dosimetric considerations for patients with HIP prostheses undergoing pelvic
irradiation. Report of the AAPM Radiation Therapy Committee Task Group
63. Medical physics, 30(6), 1162-1182.

Sarali, Y. (2015). U¢ boyutlu konformal radyoterapi ve yogunluk ayarl radyoterapi
teknikleriyle  batin  bolgesi  isinlamalarinda  alan  disi  dozlarin
arastirtlmas: (Master's thesis, Saglik Bilimleri Enstitiisii).

Saw, C. B,, Li, S., Battin, F., McKeague, J., & Peters, C. A. (2018). External beam
planning module of Eclipse for external beam radiation therapy. Medical
Dosimetry, 43(2), 195-204.

Scarpa, G. (1970). The dosimetric use of beryllium oxide as a thermoluminescent
material: A preliminary study. Physics in Medicine & Biology, 15(4), 667.

Scherl, H., Kowarschik, M., Hofmann, H. G., Keck, B., & Hornegger, J. (2012).
Evaluation of state-of-the-art hardware architectures for fast cone-beam CT
reconstruction. Parallel computing, 38(3), 111-124.

Scierski, A. (2010). From ant to stapler—100 years of mechanical suturing in
surgery. Videosurgery and other miniinvasive techniques, 5(2), 76-81.

65



Seymour, R. B., & Kauffman, G. B. (1992). The rise and fall of celluloid. Journal of
chemical education, 69(4), 311.

Shim, E., Kang, Y., Ahn, J. M., Lee, E., Lee, J. W., Oh, J. H., & Kang, H. S. (2017).
Metal artifact reduction for orthopedic implants (O-MAR): usefulness in CT
evaluation of reverse total shoulder arthroplasty. American Journal of
Roentgenology, 209(4), 860-866.

Singh, P. K., Verma, R., Tripathi, D., Singh, S., Bhushan, M., Kumar, L., ... & Gairola,
M. (2024). Evaluation of the Treatment Planning and Delivery for Hip Implant
Cases on Tomotherapy. Journal of Medical Physics, 49(2), 270-278.

Su, F. Y., Biasi, G., Tran, L. T., Pan, V., Hill, D., Lielkajis, M., ... & Rosenfeld, A. B.
(2022). Characterization of MOSFET dosimeters for alpha particle therapy. IEEE
Transactions on Nuclear Science, 69(4), 925-931.

Sunel, S. (2017). 3 boyutlu baski teknolojisi kullanilarak hastaya ézgiin konturlarla
olusturulan fantom tasarimi ve iiretimi ile mikro-¢ok yaprakli kolimator tabanh
beyin ve basboyun yogunluk ayarli radyoterapi planlarimin kalite
kontrolii (Master's thesis, Saglik Bilimleri Enstitiisii).

Temirgaliyev, N., Abikenova, S. K., Azhgaliyev, S. U., Taugynbayeva, G. E., &
Zhubanysheva, A. Z. (2019). Theory of Radon transform in the concept of
computational (numerical) diameter and methods of the quasi-Monte Carlo
theory.

Todd-Pokropek, A. E., & Viergever, M. A. (Eds.). (2013). Medical images: formation,
handling and evaluation (Vol. 98). Springer Science & Business Media.

Williams, D. F. (2008). On the mechanisms of biocompatibility. Biomaterials, 29(20),
2941-2953.

Williams, D. F. (Ed.). (1987). Progress in biomedical engineering: definitions in
biomaterials. Elsevier.

Yang, B., Pang, T., Sun, X., Dong, T., Li, R., Hu, K,, ... & Qiu, J. (2021). Evaluation of
Peripheral Dose for Varian Trilogy Linear Accelerator.

Yu, C. X. (1995). Intensity-modulated arc therapy with dynamic multileaf collimation:
an alternative to tomotherapy. Physics in Medicine & Biology, 40(9), 1435.

66



EKLER

EK 1 Etik Kurul izin Belgesi

67



