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SEMBOLLER / KISALTMALAR LISTESI

2B: iki Boyutlu

3B: Ug Boyutlu

a-Si: Amorf Silikon

BT: Bilgisayarlt Tomografi

CBCT: Konik Isinli Bilgisayarli Tomografi (Cone Beam Computed Tomography)
cc: Santimetrekiip (Cubic Centimeter)

cm: Santimetre

CYK: Cok Yaprakli Kolimatér (MLC: Multileaf Collimator)

DC: Dogru Akim

Das: Cikis Dozu (Deyit)

Dygiris: Giris Dozu (Dentrance)
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DNA: Deoksiriboniikleik Asit

DRR: Dijital Rekonstriiksiyon Radyografisi (Digitally Reconstructed Radiograph)
Dyiizey: Yiizey Dozu (Dsyrface)

EBM: Elektronik Band Modeli

ECC: Element Diizeltme Katsayis1 (Element Correction Coefficient)

EPID: Elektronik Portal Goriintiileme Cihazi (Electronic Portal Imaging Device)
EPG: Elektronik Portal Goriintiileme

g: Gram

IB: letim Band1 (Conduction Band)

mm: Milimetre

keV: Kilo Elektron Volt

kV: Kilo (10°) Volt

KT: Kemoterapi
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MV: Mega (10°) Volt
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RCF: Okuyucu Kalibrasyon Faktorii (Reader Calibration Factor)
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RT: Radyoterapi

TD5/5: Minimum Toélerans Dozu

TD50/5: Maksimum Télerans Dozu

TLD: Termoliiminesans Dozimetri

SSD: Kaynak Yiizey Mesafesi (Source to Skin Distance)
VB: Valans Band1

YART: Yogunluk Ayarli Radyoterapi



OZET

Bu caligmanin amaci, akciger kanserli hastalarin radyoterapisi sirasindaki set-up
hatalarinin, ¢ikis dozlarina dozimetrik etkisinin rando fantom iizerinde termolimiinesans
dozimetri ile arastirilmasidir.

Calismada Uludag Universitesi Tip Fakiiltesi Radyoterapi Merkezi’ nde bulunan rando
fantom, dozimetrik ekipman ve tedavi cihazlar1 kullanildi. Oncelikle, her bir
termolimiinesans dozimetrenin (TLD) ayr1 ayr1 kalibrasyonu yapildi. Kalibrasyonu yapilan
TLD’ ler ile ¢ikis dozlarinin 6l¢iimiinii yapmak i¢in rando fantom igerisine, doz ¢ikis
bolgesinin 1,5 cm igerisindeki bes noktaya, yerlestirildi. Cikis dozlarinin Slgiimiiniin
yapilmasi icin hasta kalinligi rando fantomun kalinligiyla ayni olan akciger kanserli bir
hastanin yogunluk ayarli radyoterapi (YART) plan1 secildi. Referans Ol¢timii alindiktan
sonra alan merkezi, kullanilan biitiin diizlemlerde (lateral, longitidunal ve vertikal) sirasiyla
1 mm, 3 mm ve 5 mm kaydirilarak ayr1 ayr1 6l¢timler alindi. Toplamda 13 farkli set-up
durumuna gore 65 adet TLD kullanilarak Slgiimler yapildi. Verilerin istatistiksel analizi
yapildi.

Anlamlilik diizeyi olarak, p<0,05 kabul edilen ¢aligmada, elde edilen istatistik analizi
sonuclarina gore lateral, vertikal ve her diizlemde alinan ¢ikis dozu Olglimleri arasinda
anlamli fark bulunurken, longitudinal eksendeki set-up kaymalari sonucundaki ¢ikis
dozlar1 arasinda anlamli bir fark bulunamamistir. Ayrica 1 mm kaydirma yapildiginda
hi¢cbir diizlemde anlamli fark bulunmazken, 3 mm ve 5 mm alan kaydirmalarinda,
kaydirmanin vektorel biiylikliigii arttikga, c¢ikis dozu degisimi artacak sekilde anlamli
farklar bulunmustur.

Sonug olarak, teknolojik gelisimle birlikte, tedavide yiiksek dozlara c¢ikmamizi
saglayan ii¢ boyutlu konformal radyoterapi ve YART gibi yontemlerde set-up marjlar
diisiiriildiigti ve doz dagilimlar1 normal doku ve hedef hacim arasindaki yiiksek doz
gradyentleri ile gelistirildigi i¢in hassas set-up dogrulamasinin 6nemi dozimetrik olarak da
dogrulanmistir.

Anahtar Kelimeler: Akciger kanseri, Termoliiminesans Dozimetri (TLD), Rando

Fantom, Set-up Hatalan
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SUMMARY

RESEARCH OF THE RELATION BETWEEN PATIENT SET-UP DIFFERENCES
WITH EXIT DOSES TO LUNG CANCER PATIENTS ON RANDO PHANTOM
WITH THERMOLUMINESCENCE DOSIMETRY

The purpose of this study is to research the dosimetric effect of set-up inaccuracies to
lung cancer patients on rando phantom with thermoluminescence dosimetry in
radiotherapy.

In this study we use dosimetric equipment, treatment devices and rando phantom of
Uludag University Medical Faculty Radiotherapy department. At first, all
thermoluminescence dosimeters (TLD) calibrated one by one. After calibration, 5
dosimeters placed to the 5 points at 1.5 cm depth from the region of exit surface of rando
phantom. A patient with intensity modulated radiation therapy planned which has the
same thickness with rando phantom was selected for the measurement of exit dose. After
the measurement of the reference, the isocenter was changed 1 mm, 3 mm and 5 mm at all
directions that used at treatment (lateral, longitudinal, vertical), respectively. Totally, 13
measurements made with 65 TLDs.

The p<0,05 significance level was accepted and according to statistical analyses
results, lateral, vertical and all directions exit doses measurements found significantly
differences, barely at longitudinal direction is not significantly different. Addition to that,
at any directions changes of 1 mm not found significantly difference, but at 3 mm and 5
mm differences, according to the increases of vector quantity, the exit doses are increasing
significantly, too.

Consequently, with the conjuction of technological development, three dimensioned
conformal radiotherapy and intensity modulated radiation therapy provides high dose
prescriptions at treatments, decreasing set-up margins and improve dose distributions by
sharpening dose gradients between target volume and surrounding tissue is required to
sensitive set-up verification and its importance verified by dosimetry also with this study.
Key words: Lung cancer, Thermoluminescence Dosimetry (TLD), Rando Phantom,

Set-up errors
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1. GIRIS

Kanser, hiicrelerin kontrolsiiz biiyiimesi ve anormal sekilde yayilimi ile karakterize
olan hastalik grubunu tanimlamaktadir (1). Kanser yaygmhiginin ve oldiriiciliigiiniin
yiiksek olmas1 nedeniyle bir halk sagligi sorunudur. Oliim nedenleri arasinda 1960l
yillarda dordiincii sirada iken, giinlimiizde tiim diinyada {i¢iincii, gelismis iilkelerde ikinci,
gelismekte olan tilkelerde ise tiglincii 6liim nedenidir (2,3).

Tiirkiye’de kanser, kalp ve damar hastaliklarindan sonra en sik ikinci 6liim nedenidir
(%15) ve 1980°li yillardan bu yana O6lim nedenleri arasindaki orani artmaktadir (4).
Kanser tedavisinde, cerrahi ve kemoterapi (KT) yaninda radyoterapi (RT) de oldukga sik
kullanilmaktadir. Genel olarak kanserli hastalarin %50-60’1nin hastaliklarinin seyrinde,
kiiratif veya palyatif amagla, RT’ye ihtiya¢ duyduklar1 bilinmektedir (1).

Radyoterapi, iyonlastirici radyasyonun basta kanser olmak tizere, malign hastaliklarda
kiiratif ve palyatif amacla kullanildig: bir tedavi yontemidir. 1895 yilinda William Conrad
Roentgen’in X-iginlari1 kesfetmesi, 1898’de Becquerel’in radyoaktiviteyi bulmasi ve
Curie’lerin radyumu bulmasiyla beraber radyasyonun tedavide kullanilma caligmalar1 da
baglamistir. Bu yillardan itibaren gelisen teknolojiye paralel olarak RT tedavi cihazlar ve
yontemleri siirekli gelisim gostermistir.

Dogru hedef pozisyonlamasi RT uygulanmasindaki biiyiik bir endisedir. Hedefin
pozisyonlanmasinda geometrik belirsizlikler ve i¢ organ hareketleri biiyiik 6nem
tagimaktadir (5,6). RT planlamalarinda bu belirsizlikleri 6ngérmek de gereklidir. Hedef
hacmi yeterli bir sekilde kapsayacak uygun marjlar verilmesinin géz Oniine alinmasi
gerekmektedir. 3 boyutlu (3B) konformal planlama teknikleri hedef hacim ve gevre
dokular arasindaki doz gradyentlerini keskinlestirerek, doz dagilimlarini iyilestirmemizi
saglar. Sonug olarak, daha yiliksek tedavi dozlarina ulasirken, ¢evre dokunun daha iy1
korunmasi saglanir. Ancak tiimor ve kritik yapilar arasindaki keskin doz gradyentleri 3B
konformal tekniklerini geometrik belirsizliklere karsi daha hassas hale getirmistir (7).
Sonug olarak hassas set-up dogrulamasi1 dogru bir tedavi vermemiz i¢in ¢ok énemlidir.

Landoni ve arkadaglarinin yogunluk ayarli radyoterapi (YART) ile tedavi edilen
prostat hastalariyla yaptiklar1 ¢alismada; her bir diizlemde 2 mm ve daha fazla gbzlenen
set-up hatalarinin, doz-hacim histogramini anlamli bir sekilde degistirdigi gézlenmistir (8).

Erridge ve arkadaglarimin g¢alismasina gore; akciger kanserli hastalarin tedavi
esnasinda elektronik portal goriintiileme cihazi (EPID) ile offline dogrulama protokolii ile

degerlendirildiginde hastalarin %41’ inin 5 mm’den daha fazla vektor uzunlugunda set-up
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hatasina sahipken, goriintiilleme rehberliginde diizeltme yapilan hastalarin sadece %1 ‘inin 5
mm’ den fazla vektér uzunluguna sahip oldugu gozlenmistir (9). Benzer sonuglar de Boer
ve arkadaslarmin ve Van Sornsen de Koste ve arkadaslarinin calismalarinda da
gozlenmistir (10,11).

Bu calismalar ve yapilan daha bircok ¢alismayla birlikte tedavinin goriintii
rehberliginde uygulanmasi set-up dogrulugumuz icin ¢ok biiyiik bir gereksinim olmakla
birlikte giiniimiizde optimal goriintiileme siklig1 bilinmemektedir (12).

Giinliik megavoltaj konik 1sinli bilgisayarli tomografi (MV-CBCT) ile set-up tedavi
zamaninin artmasi, hasta konforunun azalmasi ve goriintiilleme dozunun artmasi nedeniyle
goriintiileme sikligmin azaltilmasinin énemi vurgulanmaktadir. Ote taraftan ise hastalarmn
lcte birinin devam eden set-up hatalar1 nedeniyle diizenli diizeltme gerektirdigi
vurgulanmaktadir (12).

Galerani ve arkadaslarinin stereotaktik radyoterapi uygulanan akciger kanserli
hastalarla yaptiklar: ¢alismada, goériintii rehberliginde radyoterapi yapilan hastalarinin set-
up hatalariin anlamli bir derecede azaldig1 ve dozimetrik incelemenin sonucunda goriintii
rehberliginde radyoterapinin tiim risk altindaki organ dozlarinda tedaviye katki sagladigi
gosterilmistir (13).

Set-up hatalarmin  dozimetrik  etkisini arastirmak i¢in ¢ikis  dozlarinin
degerlendirilmesi, termolimiinesans dozimetri (TLD) kullanilarak yapilabilmektedir. TLD
ile yapilan Olgtimlerdeki + %2’ lik bir hata payini ortadan kaldirmak igin kalibrasyon
islemleri yapildiktan sonra TLD ile doz 6l¢timii yapilabilmektedir (14).

Bu ¢aligmanin amaci, akciger kanserli hastalarin radyoterapi tedavisi sirasindaki set-up
hatalarinin, ¢ikis dozlarina dozimetrik etkisinin rando fantom iizerinde termolimiinesans

dozimetri ile arastirilmasidir.



2. GENEL BILGILER

2.1. Akciger Kanseri

Kanserler genellikle ilk ortaya ¢iktigi dokuya gore adlandirilir. Akciger kanseri ilk
once akcigerde baglar. Akcigerler gogiis boslugumuzun biiyiik kisminit dolduran koni
seklinde, slingerimsi yapida bir ¢ift organdir (Sekil-1). Akcigerlerin baslica gorevi, viicut
hiicrelerinin artik maddesi olan karbondioksiti viicuttan atmak ve yasam ig¢in temel
gereksinim olan oksijeni viicuda almaktir. Akcigerler baslica “brons” denen hava igeren

tiiplerden, “alveol” denen hava keseciklerinden, kan ve akkan damarlarindan olusmustur.

Lenf nodu Lenf nodu
Sag ana brons Mana brons
B8
1 74

Diyafran{

Plevra tabakasi

Sekil-1: Akciger anatomisi (Www.cancer.gov)

Hiicrelerin mikroskop altindaki goriintiilerine dayanarak, kii¢iik hiicreli akciger
kanseri ve kiiclik hiicreli olmayan akciger kanseri olmak tizere baslica iki tip akciger
kanseri vardir.

Akciger kanserleri, diinyada en sik saptanan kanser tiirii olup 2008 yilinda, 1.61
milyon olguya akciger kanseri tanist konulmustur. Akciger kanseri insidansi; Orta ve Dogu
Avrupa’da 57/100000, Kuzey Amerika’da 36/100000 olarak saptanmistir. Tiim diinyada
her yil yaklasik 1,3 milyon 6liime neden olmaktadir. Bununla beraber Amerika Birlesik
Devletleri’'nde hem kadin hem de erkeklerde oliime sebep olan kanser tiirleri arasinda
birinci siradadir.  Tami sonrasit 5 yillik yasam oranlart %15 civarindadir. Ulkemizde,

akciger kanseri insidansi erkeklerde 75.8/100000, kadinlarda 9.58/100000 seklindedir (15).



Akciger kanseri gelisiminden %94 oraninda sigara sorumludur. Risk sigara i¢enlerde,
icmeyenlere gore 24 - 36 kat daha fazladir. Pasif sigara igiminde ise risk %3.5’tur. Sigara
icme siiresi, i¢ilen sigara sayist, i¢ilen sigara tipi ve sigaraya baslama yas1 kanser gelisimini
etkilemektedir. Akciger kanseri gelisiminde sigara disinda yas, 1k, cinsiyet, meslek, hava
kirliligi, radyasyon, gecirilmis akciger hastaliklarin (Tiberkiiloz, interstisyel akciger
hastaligi, sarkoidoz, fibrozis, bronsektazi... ) timii, diyet, viral infeksiyonlar, genetik ve
immiinolojik faktorler %6 oraninda etkili bulunmustur (16).

2.1.1. Akciger Kanserinde Tedavi Yaklasimlar:

Akciger kanseri tedavisinde ¢ok secenekli tedavi yontemleri kullanilmaktadir.
Tedaviye yon veren kosullar; tiimoriin histopatolojik tipi (kiiciik hiicreli veya kiiciik hiicreli
dis1 olmasi), hastaligin evresi ve hastanin performans durumudur (17).

Kiiciik hiicreli karsinomlar, primer akciger kanserlerinin % 20’sini olusturan, tani
kondugu anda % 63 oraninda metastaz yapmis olarak bulunan, kemosensitif ve
radyosensitif timorlerdir. Bu hastalikta tedavi secenegi erken evrede kemoterapi ve
radyoterapi, ileri evrede kemoterapi temeline dayanmaktadir (18).

Kiiciik hiicreli dis1 karsinomlarda lokal erken evre (I ve II) hastalikta cerrahi ve
radyoterapi ilk tedavi segenegini olusturur. Cerrahi tedavi sonuglari, daha iyi oldugundan
tercih edilen tedavi seklidir. Operasyona elverisli olmayan lokal ileri evre (IIIA ve I1IB)
kiiciik hiicreli dis1 akciger kanserlerinde standart tedavi primer radyoterapidir (19).

Akciger kanserli hastalarin % 50 ila % 60’min tedavilerinin bir bdliimiinde
radyoterapi aldiklari tahmin edilmektedir (20).

Akciger kanseri tedavisine yon veren kosullar;

1) Tiimortin histopatolojik tipi (kiigiik hiicreli veya kiiciik hiicreli dis1 olmast)
2) Hastaligin evresi
3) Hastanin performans durumudur.

Akciger kanseri tedavisinde hastaligin evresine gore cerrahi, kemoterapi ve
radyoterapi tedavi yontemleri olarak kullanilmaktadir. Ug tedavi seklinin klinik sonuglart
farklidir.  Akciger kanseri tedavisinde cerrahi temel kiiratif tedavi seklidir. Ancak
hastalarin sadece %20-30’ u cerrahiye adaydirlar. Geriye kalan 2/3 olgu rezeksiyona uygun
degildir. Bu kosullarda RT lokal bolgesel tedavide lokal kontrol saglamada oldukca
etkindir (21).

2.1.2. Akciger Kanserinde Radyoterapi
Akciger kanserlerinde RT kiir elde etmek amaciyla tek basina defintif veya KT ile

kombine eszamanli kemoradyoterapi seklinde, semptomlarin giderilmesi i¢in palyatif,
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baska bolgelerde hastaligin ¢ikmasin1 onlemek amaciyla profilaktik, sinirda tiimorleri
kiigiilterek daha kolay ¢ikarilabilir duruma getirmek i¢in preoperatif neoadjuvan,
mikroskobik hastaligin kontrolii i¢in postoperatif adjuvan uygulanabilir (21).

Akciger radyasyona olduk¢a duyarli bir organdir ve diger organlara gore daha fazla
hacim baglilig1 etkisi sergiler. Bu nedenle ¢ok miktardaki normal pulmoner dokuyla ¢evrili
timore ulasabilen etkili radyasyon isinlarinin dizayni radyasyon onkolojisinde ¢ok zorlu
bir istir. Ayrica, normal toraksta mediasten, kalp, 6zefagus, ve medulla spinalis gibi kritik
yapilar genellikle tiimorlere ¢cok yakin ya da bitisiktir. Bu nedenle, bu normal yapilardaki
potansiyel fatal toksisite gelisme riski akciger kanserini tedavi eden onkologlara biiyiik bir
endise dogurmaktadir. Cogu kez, normal doku komplikasyonu yiiksek dozlara ¢ikmada ve
terapotik etkinlikteki ileri gelismeler igin bilyiik bir engeldir. Tedavi stratejileri, toksisiteyi
biiyiik dlctide arttirmadan tiimor kontroliinii etkili bir sekilde gelistirmeye yonelik olmali
ve akciger kanseri hastalarinin yasam kalitesini vaat etmelidir (22).
2.1.2.1. Akciger Kanseri Tedavisinde Radyoterapi Doz Degerleri

Akciger kanseri tedavisinde verilen doz miktarini kisitlayan kavramlar minimum ve
maksimum tolerans dozlaridir ve normal doku ve organlarin tolerans sinirlarinin ¢ok
tizerinde doz verilmemelidir. Minimum tolerans dozu (TDsys) 1sinlanan doku veya organda
5 yil igerisinde % 5 oraninda ge¢ radyasyon hasarina neden olan doz miktaridir ve doz
limiti degerlerini belirlemektedir. Maksimum tolerans dozu (TDsgs) ise, 5 yil igerisinde
1sinlanan doku veya organda % 50 oraninda komplikasyona neden olan doz miktaridir.
Akciger kanseri tedavisi i1simnlamasinda kritik organlardan biri olan akcigerin tiim
1sinlanmasi durumunda (her iki akciger) TDss degeri 17.5 Gy, TDsgs degeri 24.5 Gy iken
kismi (100 sz) 1sinlamalarda TDs/5 30 Gy ve TDsg5 degeri 40 Gy dir .

Akcigerin %35’ inin 20 Gy ve iizerinde doz almasi durumunda pndémoni riski
artmaktadir (23).Kalbin % 60’1 igin TDss degeri 45 Gy iken TDsgs degeri 55 Gy’ dir.
Kalbin 35 Gy ve tizerinde doz almasi durumunda kardiyak riskinde artma gézlenmektedir.
Spinal kord i¢in TDsss degeri, tamaminin 1ginlanmasi durumunda 47 Gy ve kismi (10x10
cm?) 1sinlanmasi durumunda 50 Gy’ dir. Ozefagus i¢in tamamimin 1gimlanmasi durumunda
TDss5 degeri 55 Gy iken kismi 1ginlanmast durumunda bu deger 58 Gy olarak gosterilmistir
(24).
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Sekil-2: Radyasyon normal doku tolerans dozlar1 (Dirican 2010)

2.1.2.2. Akciger Kanserinde Radyoterapinin Etkileri

Radyoterapinin etkisi radyasyonun dokular tarafindan sogurulmasiyla meydana gelir.
Molekiiler ortamda eksitasyon ve iyonizasyon olusturarak hiicrelere etki s6z konusudur.
Bu etki degisikligin meydana geldigi molekiiliin hiicre i¢indeki gorevine bagl olarak ya
dogrudan ya da dolayli dliimciil etkiyi olusturur. Dogrudan etki i¢in etkilenen molekiiller
Deoksiriboniikleik Asit (DNA) gibi hiicre dongiisiinde primer role sahip olan bolgede
olabilir. Bu siiregte o hiicrenin boliinmesi miimkiin olmaz veya hiicrenin oliimiine yol
acacak stire¢ aktive edilmis olabilir ve dogrudan radyasyon hasar1 meydana gelir. Dolayl
etkide ise degisime ugrayan molekiil kisa silirede hiicrenin ¢ogalmasina etki etmese de,
ilerleyen boliimlerde yapisal hasar olusturarak hiicrenin normal fonksiyon goérmesini
onleyecektir (25).

Radyoterapinin amaci; iyonlastiric1 radyasyon kullanilarak malign hiicrelerin ortadan
kaldirilmasidir ve bunu yaparken normal dokulara zarar vermemektir. Ancak ¢ogunlukla
malign hiicrelerin yakinindaki saglikli hiicrelerin de yiiksek radyasyon dozlarma maruz
kalmas1 kagimilmazdir (26).

Akciger kanserlerinde RT uygulamasinda istenmeyen ancak beklenen bazi yan etkiler
ortaya ¢ikmaktadir. Bunlar arasinda akut olarak tedavi sirasinda 6zafajit ve dermatit,
subakut ve kronik olarak radyasyon pndmonisi, radyasyon fibrozisi, 6zefagus darligi,

perikardit, transvers miyelit, brakial pleksopati goriilebilmektedir (26).
2.2. Lineer Hizlandiricilar
Lineer hizlandiricilar, dogrusal bir tiip boyunca yiiksek frekansli elektromanyetik

dalgalarla elektronlar gibi yiiklii parcaciklar1 hizlandiran cihazlardir. Yiiksek enerjili

elektron demetleri yiizeysel tiimorlerin tedavisi i¢in kullanilabilirken, bir hedefe



carptirtlmalar1 sonucu elde edilen yiiksek enerjili X 1sinlar1 ile daha derin yerlesimli
tiimorlerin tedavisinde de kullanilabilmektedir. Calisma prensibi basitce su sekilde
aciklanabilir; Modiilator olarak adlandirilan birim, bir dogru akim (DC) gili¢ kaynagi
tarafindan beslenir ve yiiksek voltaj sinyalleri olusturur. Sinyaller es zamanli olarak
elektron tabancasina da verilir (27).

Magnetron veya klystron denilen dalga {reticileri tarafindan olusturulan
mikrodalgalar, hizlandiricr tiip i¢ine gonderilir. Her sinyal igerisindeki mikrodalgalarin
frekans1 3000 Mega Hertz (MHz)’ dir ve elektron tabancasi ile iiretilen elektronlar da
hizlandirici igerisine enjekte edilir (27).

Elektronlar, yaklasik 50 kilo elektron volt (keV)’ lik enerjiyle hizlandiric1 yap1 igine
enjekte  edildiklerinde mikrodalgalarin  elektromanyetik — alanlariyla  etkilenirler.
Elektronlar, hizlanma islemiyle siniizoidal elektrik alanindan enerji kazanirlar (27).

Yiiksek enerji elektronlari, hizlandiric1 yapinin ¢ikis penceresinden ¢iktiklarinda
yaklasik 3 mm capli bir kalem 151n seklindedirler. Rélatif olarak kisa hizlandirici tiipe
sahip diisiik enerjili lineer hizlandiricilarda (6 Mega Volt (MV) ve daha diisiik)
elektronlarin, X 1s1n iiretimi i¢in diiz olarak ilerlemesi saglanir. Yiksek enerjili lineer
hizlandiricilarda ise hizlandiric1 yap1 ¢ok uzundur ve yatay bir sekilde veya yatay bir agiyla
yerlestirilmistir. Elektronlar hizlandiric1 yap1 ve hedef arasinda (genellikle 90° ve 270°)
uygun bir a¢1 boyunca egilirler. Elektron demetinin tam egimi, saptirict miknatislar,
odaklama bobinleri ve diger bilesimlerin bir araya gelmesi 1s1n tagima sistemi tarafindan
gerceklestirilir.  Istenilen 1smin olusturulmas1 ve disariya ulastirilmasi asamasinda
magnetron veya klystron, tedavi bashigi, hedef diizlestirici filtre, 1s1n kolimasyonu ve
denetimini saglayan boliimler 6nemlidir. Ismin en son disartya ¢iktigr kisim olan “gantri”
lineer hizlandiricilarin radyasyon kaynagini yatay bir eksende dondiirme avantajini
saglayan parcasidir. Gantri donerken kolimatdr ekseni 151n merkezi ekseniyle uyusacak
sekilde dikey eksende hareket eder. Kolimator ekseniyle gantri ekseninin kesisim noktasi

esmerkez olarak adlandirilir ve tedavi igin ¢ok 6nemli bir anlam ifade eder (27).
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Sekil-3: Lineer Hizlandiricinin Blok Semasi ( Cakir A., Bilge H. ,Cok yaprakli lineer
hizlandiricilarda kolimator tasarimlariin klinik 6nemi. Tiirk Onkolojisi Dergisi, 2012, cilt
27, say1 1, sayfalar 46- 54 )

2.2.1. Lineer Hizlandiricimin Kafa Yapisi
i) X-Isinlar1 Hedefi

Kilovoltaj ve megavoltaj X-isinlar1 yiiksek enerjili elektronlarin tungsten veya bakir-
tungsten karisimi gibi yliksek atom numarali metal hedefe c¢arptirilmasiyla olusan
“bremsstrahlung” 1sinlarindan elde edilir. Bununla birlikte enerji arttikca bremsstrahlung
emisyonu ileriye dogru arttigindan megavoltaj enerjilerde hedef bir transmisyon hedef gibi
davranir (28).
ii) Diizlestirici Filtre

Hedeften ¢ikan yiiksek enerjili X-iginlart sabit birincil kolimatorlerle kolime edilir.
Homojen bir demet olusturmak i¢in X-1gin1 doz profili, ucu hedefi gosteren koni seklinde
bir diizlestirici filtre ile diizlestirilir. Diizlestirici filtre genellikle tungsten, celik veya

kursun-celik kombinasyonundan yapilir (28).
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Sekil-4: Gantrinin i¢ yapist (A: X 1sim1 tedavisi, B: Elektron tedavisi) (KHAN FM. The
Physics of Radiation Therapy, Editors: PINE J, STANDEN M, KAIRIS LR, BOYCE T, 3rd
Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2003.)

iii) Monitor fyon Odalan

Diizlestirici filtreyle homojen bir hale gelen demet iki tane ¢ok kanalli paralel iyon
odasindan geger. Iyon odalar1 genellikle kaptondan yapilir. Onceleri mika kullanilmakta
olup bu materyalin azalmas1 nedeniyle kapton son yillarda yaygin olarak kullanilmaktadir.
Ayrica elektron modunda kapton iyon odalarindan kaynaklanan bremsstrahlung X-igini
kontaminasyonu daha azdir. Ortamdaki basing ve sicaklik dalgalanmalari nedeniyle iyon
odas1 i¢indeki gaz yogunlugu degisimleri i¢in gerekli olan diizeltmelerden kaginmak
amaciyla iki 1iyon odasi da dis etkilere kapatilir (28).
iv) Kolimatorler
a)Birincil Sabit Kolimatorler

Birincil sabit kolimator genellikle tungstenden yapilmis olup diizlestirici filtrenin
iistiine monte edilir. iki ucu agik az bir egime sahip olan koni seklindeki bu aparat sadece
ileri dogru sacilan X-isinlarmmin lineer hizlandirici disina ¢ikmasina izin verir. Bu
kolimatdr kafa sizintisindan kaginmaya yardimci olur. Birincil kolimatorlerin boyutlar
genellikle ikincil kolimatorler olmaksizin 100 cm Kaynak Yiizey Mesafesi (SSD)’ ye

yaklasik 50 cm gap verecek sekildedir (28).



b) ikincil Kolimatorler
Ikincil kolimatdr sistemi genellikle yaklasik 8 cm tungsten veya kursundan yapilmis

iki ¢ift metal bloktan olusur (28).

2.3. Cok Yaprakh Kolimatorler

Konvansiyonel kolimatorler sadece kare veya dikdortgen alanlari sinirlandirirlar.
Kursun blok kullanilmaksizin diizensiz sekilli geometrik alanlar 1sinlamak i¢in ¢ok
yaprakli kolimatorler (CYK) gelistirilmistir. CYK’ ler tiimor ve riskli organlarin sekline
uygun olarak 1sin alaninin kolay ve hizli sekillendirilmesini saglarlar. Tek bir metal blok
yerine CYK 80 veya daha ¢ok ¢ift bagimsiz hareket edebilen kiiciik tungsten
yaprakg¢iklardan olusur. Tungsten yiiksek yogunluga sahip, ayrica oldukca sert, kolay
islenebilir, diisiik esneme katsayili ve ¢ok pahali olmayan bir malzeme oldugundan CYK
materyali olarak kullanilmaktadir. Saf tungsten yogunlugu 19.3 g/cm?® iken tungsten
alasgimlarinin yogunluklari 17 - 18,5 g/cm® arasinda degismektedir. Saf tungsten nikel,
bakir ve demir gibi elementlerle katkilandirilarak farkli kombinasyonlu tungsten alagimlari

elde edilebilir (28).

Sekil-5: Siemens 160 lif CYK yapisi. (www.siemens.com/healthcare)

2.3.1. Cok Yaprakh Kolimatorlerin Geometrik ve Mekanik Ozellikleri
CYK” iin performansini karakterize eden en 6nemli teknik parametreler geometrik ve

mekanik 6zellikleridir.
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Bunlar;

e Maksimum alan boyutu: Yapraklarin maksimum a¢ildig1 alan boyutudur.

e Yaprak genisligi: Tek bir yapragin genisligidir.

e Maksimum over travel mesafesi: Karsilikli dizili yapraklardan A tarafindakinin orta
hattan B tarafina gecebildigi mesafedir

e Yapraklarin i¢ ice gecmesi: Bir yapragin karsi komsu yaprak ile carpigsmaksizin bu
yaprak hizasindan 6teye gidememesidir.

e CYK’ in kolimatér cenelerine gore konumu: CYK’ler cihaz dizaynina gore

kolimator ¢enelerinin altinda veya iizerinde konumlandirilmalaridir.

2.4. Hasta Verileri, Diizeltmeler ve Set-up

Temel derin doz verileri ve izodoz egrileri genellikle klinikte kullanilan alan
biiytikliiklerinden daha biiylik boyutlara sahip kiibik bir su fantomuyla 6l¢iiliir. Bu amag
icin yapilan fantom isinlamalari standart sartlar altinda uygulanmaktadir.  Ornegin,
hastanin viicuduna gelen 1sinlar diiz veya homojen bir yiizeye etki etmemesine ragmen, diiz
yiizeyde belirlenmis mesafelerde olgiiliir. Bu hastadaki doz dagiliminin 6lgiilen standart
dagilimdan anlaml bir sekilde farkli olabilecegini gosterir (29).

2.4.1. Hasta Verilerinin Elde Edilmesi

Hassas hasta dozimetrisi sadece yeterli diizeyde hasta verisi mevcut oldugunda
yapilabilir. Ana hatlartyla, cilt konturu, ilgili i¢ organlarin yogunlugu, lokalizasyonu ve
hedef hacmin boyutu gibi verilere ihtiyag vardir. Bu veriler dozimetrik hesaplarin manuel
olarak veya bilgisayarla uygulanmasiyla elde edilebilir. ~ Bununla birlikte, tedavi
planlamanin bu énemli yam siklikla yetersiz uygulanmistir. Ornegin, yogun bir boliimde
hastalarin yeterli dozimetrik planlar1 olmadan tedavileri baslatilmak zorunda kalinabilir.
Diger taraftan, yeterli fizik desteginin ve/veya ekipmaninin yoksunlugu bu problemin
sebebi olabilir. Tedavi planinin dogrulugu, hasta verilerinin uygunluguyla kuvvetli bir
sekilde iligkili oldugu igin bu durumlar1 uygun hale getirmek tedavinin kalitesini arttirmada
gereklidir (29).

2.5. Bilgisayarh Tomografi

Bilgisayarli tomografi (BT) X-1s1m1 kullanilarak viicudun incelenen bdlgesinin kesitsel

goriintiislinii olusturmaya yonelik radyolojik teshis yontemidir. BT’ nin temeli Rontgen
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cihazlarinda kullanilan X-1511 tiipii ve film ile goriintiileme teknolojisine benzer bir yapiya
dayanir. Ancak diger X-1s1n1 cihazlarinin aksine bu cihazin tiipii siirekli donmekte olan bir
gantri’ ye baghdir. Siirekli donen bir tiip ve tam karsisina yerlestirilmis detektor yapisi
bulunmaktadir. Bilgisayarli tomografide, X-1sin1 tiipii kullanilarak belirli bir derinlikteki
obje goriintilenmektedir. Temelde dar 151n veren X-igmi tiipli, hastanin karsisindaki
radyasyon detektorii ile es zamanli hareket ederek tarama yapmaktadir. Detektdrden gelen
veriler bir analog dijital c¢evirici kullanilarak sayisal verilere doniistiiriiliir ve bu goriintii
bilgileri goriintii bilgisayarlarinda islenerek BT goriintiileri olusturulur. Sonugcta dokularin

birbiri ardisira kesitsel goriintiileri olusturulmus olur.

Sekil-6: X-1511 azaliminin gosterimi

X-1sm1 tiipiinden ¢ikan X-isinlart hasta icerisinde belli bir azalima ugradiktan sonra
detektore ulasir. Sogurulmanin miktari, goriintii ile ilgili bilginin kaynagidir ve sogurma
katsayilarina bagli BT numaralar1 iiretilmektedir. BT numaralari, her hacim elemaninda,
doku azalim katsayilarin1 suyun azalim katsayisina gore goreli olarak karakterize eder. BT
numaralari, -1000 (hava i¢in) ile +1000 (kemik i¢in) arasindadir. BT numarasi, gri skalaya
donistirilerek goriintii meydana gelmektedir.  Hounsfield birimi ile kullanilan BT

numarasi asagidaki esitlik ile hesaplanmaktadir (30).

BT=[(pdoku-psu)/psu ] x 1000 HU

(Formiilde pdoku: Doku sogurma katsayisi, psu: Su sogurma katsayisi, HU: Hounsfield

birimi olarak belirtilmistir.)
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Sekil-7: BT cihazinda goriintiiniin elde edilmesi. (Sekildeki p degerleri gergek degerlerini
yansitmamaktadir.)

BT goriintiilerinde kemik dokusu yumusak dokuya kiyasla daha belirgindir. Ciinkii
yumusak dokunun p azalim katsayisi kemik dokunun p azalim katsayisina kiyasla suya
daha yakindir. Bundan dolayr BT goriintiilerinde kemik doku yiiksek kontrastli olarak
elde edilir. Elde edilen kesit goriintiilerinin (transvers) birlestirilmesiyle ii¢ boyutlu
goriintii elde edilir. Ug boyutlu bu goriintiiden de sagital ve koronal kesitleri elde etmek
miimkiindiir. BT cihazlarinin hasta anatomisini ve timor dokusunu kesit kesit
goriintiileyebilme  kabiliyeti  sayesinde radyoterapide kullanilan  konvansiyonel
simiilatorlerin yerini alarak, {i¢ boyutlu radyoterapi planlamalar1 yapmaya olanak
saglamistir. BT numaralart doku yogunluklar: ile iligkilidir, bunun sayesinde tedavi
planlama sisteminde goriintlilerdeki farkli yapilarin olusturdugu heterojenitelerin
diizeltmelerinin yapilmas1t miimkiin olur. BT ve tedavide hasta hareketliligini azaltmak icin
maske, karbon fiber diiz hasta yatagi ya da egik diizlem gibi sabitleyiciler kullanilmalidir

(31).

2.6. U¢ Boyutlu Tedavi Plami

Ug boyutlu tedavi plani, BT taramasi sonrasinda yapilmaktadir. Ciinkii 3B anatomi
2B transvers kesitler ile elde edilmektedir. Kesit araliklari goriintiiyli ii¢ boyutta
olusturabilecek kadar kiigiik olmalidir. Tiimdriin bolgesine veya tedavi hacminin
biiyiikliigiine bagl olarak, 2-10 mm arasinda degisen kesit araliklar1 kullanilabilir (29).

Her bir taramadaki hedef ve kritik organlarin tarifinde bu yapilarin 3 boyutlu
rekonstriiksiyonu gereklidir. Bu olduk¢a zaman alan bir prosediirdiir ve 3B tedavi plani
icin gereklidir. Otomatik konturlama, modellemeler ve diger bilgisayar hileleri ile bu
islem daha kolay bir hale getirilmeye calisilmaktadir. Radyolojik olarak goriilebilen timor

smirlar1  uygun bilgisayar yazilimlariyla kabul edilebilmesine ragmen hedef hacmin

13



siirlar1  hastaliin evresi, derecesi ve tiimoriin ¢evre dokularla konumlanmasi igin
radyasyon onkologunun klinik karar1 vermesi gerekmektedir (29).

Hedef lokalizasyonunun bu zaman alict siirecini tamamladiktan sonra doz dagiliminin
ve hesaplamalariin yapilabilmesi i¢in konvansiyonel hesaplarin yapildig: bilgisayarlardan
cok daha hizli ve ¢cok daha genis hafizaya sahip bilgisayarlara ihtiyac vardir.
3B planlama her hasta i¢in uygun olmamakla birlikte, bas-boyun, akciger, prostat gibi bir
cok timoér ve timor bolgesi i¢in kullanish ve pratik oldugu gorilmiistir. 3B doz
dagiliminin degerlendirilmesinde daha az sayida kesitin degerlendirilmesi daha kullanigh
olmaktadir. Benzer sekilde brakiterapinin 3B planlamasinda da hedefi igceren az sayida

kesit kullanilmas1 uygundur (29).
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Sekil-8: 3B tedavi planinda kesitsel doz dagilimlari.

Tam tesekkiillii bir 3B plan yapabilmek icin sonraki asama, sinirlt sayidaki BT
kesitlerinden ii¢ boyutlu doz dagilimin1 uygun sekilde elde etmemizi saglayan 2B planlama
yapmaktir. Ornegin, hedef ve diger kritik yapilar ilgilenilen hacim icerisinde 5-10 BT

kesitinde ¢izilebilir. Alan sinirlarini belirlemek i¢in, tedavi planlama yazilimi vasitasiyla
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hedef hacme marjlar verilebilir. Merkez BT kesitine gore, alan marjlari, 1sin agilar1 ve
diger plan parametreleri optimize edildikten sonra, ayr1 ayr1 veya eszamanli olarak diger

kesitlerde de doz dagilimlar1 ekranda gosterilir (29).

2.7. Tedavi Simiilasyonu

2.7.1. Konvansiyonel ( Radyolojik ) Simiilator
Tedavi simiilatorii diagnostik X-isin1 tiiptinii kullanarak, bir radyasyon tedavisini
geometrik, mekanik ve optik ozellikleri bakimmdan kopya eden bir birimdir (Sekil-9).
Simiilatoriin temel fonksiyonu, ¢evre normal dokulara asir1 radyasyon dozu vermemek i¢in
tedavi alanlarin1 dogru olarak goriintiilemektir. I¢ organlarin radyolojik gériintiilenmesi
ile, tedavi alanlariin ve koruyucu bloklarin dis isaretlerle iligkileri elde edilebilir (29).
Simiilatorlerin gerekliligi dort durumdan kaynaklanir:
(a) Hastanin i¢ ve dis anatomisinin siradan bir radyolojik X-isin1 birimi ile simiile
edilememesi,
(b) Alan lokalizasyonunun dogrudan tedavi cihazinda port filmi ile de yapilabilmesine
ragmen, yiiksek enerjili 1s1nlar sebebiyle radyolojik kalitesinin zayif olmasi
(c) Alan lokalizasyonunun zaman alici bir islem olmasi, tedavi cihazini fazlasiyla mesgul
ederek cihazda fahis zaman kaybina sebep olur
(d) Hasta set-up veya tedavi tekniginde olusabilecek beklenmedik problemlerin

simiilasyonda ¢6ziilmesi, tedavi odasinda zaman kazanilmasini saglar.

Sekil-9: Radyolojik Simiilator
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Pratikte simiilatorlerin kullaniminin klinikten klinige biiyiik Olgiide farkliliklar
gOstermesine ragmen, simiilatér odasi tedavi planlama odasinin gorevini bir nebze
iistlenmistir. Ayrica tedavi hacmi lokalizasyonu ve alanlarin kurulumu gibi diger gerekli
veriler de simiilasyon sirasinda elde edilebilir. Ciinkii simiilatér masasi, tedavi masasina
benzer sekilde tasarlanmistir, kontur ve kalinlik gibi ¢esitli hasta 6lgltimleri, kompanzator
veya boluslarin dizayni setup kosullarina uygun sekilde uygulanabilir (29).

Immobilizasyon araglarinin belirlenmesi ve bireysel koruma bloklarinin kontrolleri
simiilatorde yapilabilir. Bazi 6l¢iimlere olanak saglayabilmek i¢in simiilatorlerde lazer
1isiklar1, konturmetre ve blok tepsileri gibi aksesuarlar bulunur.

Baz1 simiilatérlerde goriintii yogunlastiricida analog ve dijital goriintiilerin analizi ve
rekonstriiksiyonunun yapilmasini saglayan tomografi baglantisi bulunur. Diisiik goriintii
kalitesi sebebiyle bu teknoloji BT-tabanli sanal simiilasyonla rekabet edemez.

Modern simiilatorler, radyolojik simiilasyon, planlama ve verifikasyonun faydalarini
tek bir sistem altinda toplarlar. Bu sistemler tedavi cihazinin 2B ve 3B goriintiilemesini,
aksesuarlari, tedavi masasini, ¢ok yaprakli kollimatdrleri yazilimsal ve donanimsal olarak
ortak bir sekilde uygulanmasini saglar (29).

2.7.2. BT Simiilator

Simiilasyon alanindaki heyecan yaratan gelismelerden biri bir BT tarayicinin simiilator
icerisine adaptasyonu ile olmustur. BT simiilasyonu bir BT tarayicinin tedavi alanlarinin
lokalizasyonunu saglamak ic¢in kullanilmasiyla yapilir. Simiilasyon i¢in 6zel olarak
yazilmis bir bilgisayar programi, kesitlerin tarifi ve tedavi alanlarina gére hasta masasini ve
lazer ¢apraz killarin1 otomatik olarak konumlandirir. BT tarayicisinin bir pargasi olarak
kullanilan veya tek basma bir planlama sistemi olan bir yazilim dis konturlarin
olusturulmasi, hedef hacim ve kritik yapilarin konturlanmasi, interaktif portal goriintiileme
ve konumlandirma, ¢oklu tedavi planlarmin incelenmesi ve izodoz dagiliminin

gorilintiilemesini saglar. Bu siire¢ sanal simiilasyon olarak bilinmektedir (29).
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Sekil-10: Siemens Somatom Emotion Duo marka Bilgisayarli Tomografi Simiilator
Unitesi

Sanal simiilasyon terimi hem hasta hem de tedavi cihazinin sanal olmasindan
kaynaklanmaktadir. Hasta BT goriintiileri tarafindan temsil edilirken, tedavi cihazi 1s1n
geometrisinden ve beklenen doz dagilimindan modellenir. Bu durumda simiilasyon filmi
de DRR (digitally reconstructed radiograph) olarak adlandirilir. DRR standart bir 2B
simiilasyon radyografisi goriiniimiine sahip olmasina ragmen ortalama BT degerlerinin
tarama verilerinin degerlerinin radyasyon “sanal kaynak” tan elde edilen ve de “sanal
film” {izerine konumlandirilan bir goriintiisiidiir. DRR simiilasyon filmi gibi sunulmasina
ragmen aslinda bilgisayar tarafindan hesaplanmis bir port filmidir. Anatomik goriintiiniin
kalitesi simiilasyon radyografisi kadar iyi degildir ama ek olarak hedef alan, kritik yapilar
ve blok veya MLC gibi 15in koruma alanlar1 gibi bir¢ok kullanigh bilgiye sahiptir (29)
(Sekil-11).
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Sekil-11: Cms Xio Planlama Sisteminden bir hastanin DRR goriintiisii

2.8. Tedavi Verifikasyonu

2.8.1. Port Filmleri

Port filminin temel amaci tedavinin gergek kosullari altinda tedavi hacminin
dogrulamasidir.  Megavoltaj X-isin1 ile yapilan goriintiilemenin goriintii kalitesinin
diagnostik goriintiileme veya simiilator filminden daha diisiik olmasina ragmen, sadece iyi
bir klinik uygulama olarak dikkate alinan bir durum degildir, ayn1 zamanda bir yasal
kayittir.  Bir tedavi kaydi olarak, bir port filmi alan smirlarin1 anatomik olarak
tanimlayacak yeterli kaliteye sahip olmalidir. Bununla birlikte, 10 MV’ tan yiiksek 1s1n
enerjileri, Co-60 gibi bilyiik kaynak boyutlari, 20 cm’ den kalin olan hastalar veya yetersiz
radyografik teknikler gibi bazi1 durumlarda yeterli olmayabilir. Boyle bir durumda,
simiilator filminin ve alanin uygun anatomik tarifinin bulundugu bir tedavi semasi faydali
olur (29).
2.8.2. Elektronik Portal Gériintiileme

Port filmlerindeki temel sinirliliklar sunlardir;
(a) Zaman gerektiren bir islem oldugu i¢in filmlerin incelenmesi ertelenmektedir.

(b) Her tedaviden dnce port filmleri ile goriintiileme almak pratik bir islem degildir
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(c) 6 MV ¢ tan biiyiik foton enerjileri igin film goriintii kalitesi diistiktiir.

Elektronik portal goriintiileme (EPG) portal goriintiilerin bilgisayar ekraninda aninda
goriintiilenmesini saglayarak ilk iki sorunun iistesinden gelmeyi basarabilen ve olanakli
hale getiren bir yontem olmustur. EPG ile birlikte goriintiilerin tedavi verilmeden 6nce ve
tedavi esnasinda gergek zamanli olarak incelenebilmesi saglanmistir. Ayrica portal
gorlintiiler daha sonraki incelemeler ve arsivlemeler i¢in bilgisayar disklerinde
depolanabilmeye baslamistir.

Online elektronik portal goriintiileme cihazlari (EPIDs) bir¢ok kurumda klinik olarak
kullanilmaktadir. Bazi sistemler video tabanlidir ve bu sistemlerde 45 derecelik ayna
kullanan bir video kamera ile goriintileme yapilir.  Kamera, video gorintiilerini
sayisallastirmak igin ¢ergeve sayisallastirici kart araciligiyla bu islemleri yapan bir mikro
bilgisayar ara yiiziiyle calisir. Goriintiiler saniyede 30 cerceve sayisallastirilarak elde
edilir. Gerekli olan ortalama sayida gerceve sayisallagtirilarak son goriintii elde edilir.
Bilgisayar yazilimia bagli olarak, goriintii kalitesini arttirmak ve bazi 6zel c¢alismalari
yapabilmek icin goriintii verileri lizerinde bazi degisiklikler yapilabilir (29).

EPID’ lerin bir bagka smifi, detektdr olarak kullanilan sivi iyon odalarinin bir
matriksinden olusur. Bu aletler video tabanli sistemlere gore daha karmasiktir ve biraz
daha agir olmasina ragmen bir film kaseti boyutuyla mukayese edilebilir biiyiikliiktedirler.

Yeni EPID’ lerin gelistirilmesi teknolojinin gelisimine paralel olarak hizlanmistir. Bu
yeni teknolojilerin biri amorf silicon (a-Si) detektor tabanli EPID’ lerdir. Bu cihazda bir
sintilasyon detektorli radyasyon 1sinlarini goriilebilir fotonlara dontistiirmektedir. Isik,
amorf silikon panel {izerine yerlestirilmis foto diyotlarla detekte edilir. Foto diyotlar, 151k
verilerini goriintii haline ytikseltirler. Bu sistem sivi iyon odalarmin kullanildig: diger
EPID‘ den daha iyi bir goriintii kalitesine sahiptir (29).

2.8.3. Konik Isinh Bilgisayarh Tomografi (CBCT)

Konvansiyonel BT tarayicis1 X-ray tiipliniin kars1 tarafina yerlestirilmis, dairesel halka
detektorlere sahiptir. Ancak BT taramalar1 dairesel halka yerine bir diiz panel kullanarak
da elde edilebilir. Bu tiirde geometri kullanarak yapilan BT taramasi CBCT olarak
isimlendirilir (29).

Cone-Beam CT ° de diizlemsel projeksiyon goriintiileri kaynagin ve kars1 tarafindaki
detektor panelin hasta etrafinda 180 derece veya daha fazla donmesiyle elde edilir. Bu
cokyOnlii goriintiiler hasta anatomisinin ii¢ boyutta rekonstriiksiyonu igin kesitsel, sagital
ve koronal diizlemlerde yeterli bilgiyi saglarlar. Filtrelenmis bir geriden gosterim

algoritma da bu hacimsel goriintiilerinin rekonstriiksiyonunu yapar (29).
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CBCT sistemleri ticari olarak lineer hizlandiricilarin bir aksesuari olarak mevcuttur.
Hizlandiricinin gantrisine monte edilmistir ve hacimsel goriintii verileri mevcut tedavi
durumlan altinda kullanilabilir. Bu, her tedavi 6ncesi planlanan hedef hacmin ve kritik
yapilarin lokalizasyonunun yapilabilmesine olanak saglar. Bu sistem kilovoltaj X-igini
kaynagi veya megavoltaj terapotik kaynak ile uygulanabilir (29).
2.8.3.1. Kilovoltaj CBCT

Kilovoltaj CBCT sistemlerindeki kV X-iginlari, tedavi 1simn yoniine 90 derece dik
olarak geri cekilebilir bir sekilde monte edilmis konvansiyonel bir X-1s1n1 tiipiiyle iiretilir.
X-1s1mn1  detektorlerinin - bulundugu diiz panel X-1ismm1 tiipliniin - kars1  tarafinda
konumlandirilmistir. Bu goriintiileme sistemi CBCT 6zelligine sahip olmanin yaninda 2B
radyografi ve floroskopi de yapabilen ¢ok yonlii bir sistemdir (29).
kVCBCT ‘nin avantajlari,

(@) lyi kontrastli ve milimetre alt1 uzaysal ¢dziiniirliiklii hacimsel BT gériintiileri

iiretmesi

(b) Tedavi oda koordinatlarinda goriintiiler tiretmesi

(c) Hasta goriintiilemesi esliginde portal dogrulugun onaylanmasinda 2B radyografik

ve floroskopik modlarin kullanilmasi, tedavi oncesinde ve tedavi sirasinda

geometrik ve dozimetrik ayarlarin yapilmasidir.

2.8.3.2. Megavoltaj CBCT

Megavoltaj CBCT lineer hizlandiricinin megavoltaj X-1sinlarini ve kaynagin karsisina
monte edilmis EPID’I kullanir. A-Si diiz panel detektorlerini kullanan EPID ler ¢oklu
anlik gortintiiler alabilirler ve gantri 180 derece veya daha fazla agida rotasyon hareketi
yaparken olusan diisiik dozlu goriintiileri elde edebilecek kadar hassastirlar. Bu ¢ok yonlii
2B goriintiilerle hacimsel BT goriintiilerinin rekonstriiksiyonu yapilir (29).

MVCBCT sistemi kemiksi anatomi ve bazi durumlarda yumusak doku hedeflerinde iyi
gortintii kalitesine sahiptir. MVCBCT online veya tedavi 6ncesi hasta pozisyonlamasinin
verifikasyonu i¢in, planlama BT ve tedavi oncesi BT’lerin anatomik eslestirilmesinde,
spinal kord gibi kritik yapilarin korunmasinda ve hasta eger set-up’ ta kullanildiysa,
yerlestirilen metal isaretleyicilerin tanimlanmasi i¢in ¢ok iyi bir aragtir (29).

kVCBCT’nin daha iyi rezoliisyon ve kontrasta sahip olmasina ragmen, MVCBCT nin
kVCBCT den iistiin oldugu avantajlar1 sunlardir;
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(a) Hedef iizerinde bulunan metal isaretleyiciler, metal kalga implantlari, dis dolgular
gibi  biylik atom numarali cisimlerde olusan artefaktlara daha az hassasiyet
gostermesi.

(b) kV enerjileri MV foton enerjilerinin dozimetrik dogrulamasinda ekstrapolasyon

zayiflama katsayisina gerek yoktur.

2.9. Radyasyon Dozimetreleri ve Doz Olciimiinde Kullanilmasi

Iyonize edici radyasyona duyarl birgok fiziksel, kimyasal ve hatta biyolojik maddeler
vardir. Bunlar radyasyon etkisinde kalirlarsa ol¢iilebilir bir degisim gosterirler. Bu
degisimler maddelerin aldigi radyasyonun bir Ol¢iisiidir. Bu nedenle radyasyon
dozimetrelerinin tipta, aragtirmada ve endistride biiylik kullanim alanlar1 vardir. Bu
dozimetrelerin 6nemli bir grubu iyonizasyon odalari, diyot detektorler, termoliiminesans
dozimetreler, fotografik film dozimetreleri ve jel dozimetreler olarak siralanabilir (32).

2.9.1. Silindirik Iyon Odalar

Silindirik iyon odalar1 sogrulan doza ¢ok iyi bir dogrusallik ve stabilite ile cevap
verdigi i¢in nokta doz dl¢limlerinde kullanilmaktadir. Bir silindirik iyon odas1 genel olarak
ici hava esdegeri gaz dolu kavite, i¢ ylizeyi iletkenligi saglamak i¢in karbon veya grafitle
kaplanmis dis duvar ve merkezi elektrottan olusur. Iyon odalarinm duyarli hacmi 0,01 cc
ile 0,6 cc arasinda degismektedir. Ayrica merkezi elektrot materyali de dl¢limii etkileyen
paramatrelerden birisidir. merkezi elektrot materyali olarak yiiksek atom numarali bir
metal olan ¢elik kullanilan iyon odalarinin, genis alanin bloklanan boélgesinde kalan diisiik
enerjili fotonlara asir1 yanit verdikleri bilinmektedir. Buna ek olarak “stem effect” olarak
bilinen iyon odasinin sap ve kablo kismindan olusan etki de kii¢iik hacimli iyon odalarinda

anlamli bir etki olusturmaktadir.
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Sekil-12: Silindirik iyon odasinin Sematik gosterimi. (KHAN FM. The Physics of
Radiation Therapy, 4th Edition, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, 2010.)
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2.9.2. Diyot Detektorler
Yariiletken detektorler kategorisinin bir ¢esidi olan diyot detektorler, iyonizasyon

odalar1 ile mukayese edilebilir niteliktedirler fakat genellikle harici polarlama gerilimi
olmadan kullanilirlar ve ayn1 deteksiyon hacminde daha hassastirlar. In vivo dozimetri igin
sinyale aninda erisim saglamanin  avantajindan faydalanilir ancak  dikkatli
kullanilmalidirlar.

Diyot dozimetrisi, radyoterapi goren hastalarda verilen dozlarin tedavi sirasinda
Olciimiine olanak saglar. Diyotlarin tedavilerde kullanilmadan once giris dozu (Dagiris)
dlciimii icin kalibre edilir. Ornek olarak hastanin cildi iizerine yerlestirildiginde, dlciilen
doz ¢alisilan geometride, kullanilan foton kalitesi i¢in maksimum doz derinligindeki (dmaks)
dokudaki doz ile Kkarsilastirilabilir. Diyotlarin kullanildiklari enerji kalitelerinde kalibre
edilmesi tavsiye edilmektedir. Toplam dozun diyot sinyalinde yarattig1 degisimden dolay1
belirli periyotlarla kalibrasyon tekrarlanmalidir. Kalibrasyon araliklar1 haftalik veya
ayliktir. Diyotlar; hizlandirict doz monitér odasina veya ikincil referans iyon odasina gore
kalibre edilir. Kalibrasyon faktoriiniin belirlenmesi i¢in diyot, uygun bir kalibrasyon
fantomunun yiizeyine yerlestirilmelidir. Iyon odasi ise merkezi eksen iizerinde, fantom
icerisinde referans derinlikte (maksimum doz derinligi) olmalidir. Sonug olarak, absorbe
doz belirlenmesinde kullanilan protokol, iyon odasi icin yerlesim faktoriinii iceriyorsa, bu
faktor ihmal edilmelidir. Eger kullanilan plastik fantom tamamen su esdegeri degilse
(polistren), plastikteki dozdan sudaki doza geg¢is i¢in doniisiim faktorii uygulanmalidir (33).

Referans SSD genellikle 100 cm, referans alan ise 10x10 cm? dir. Merkezi eksen
etrafindaki bir daire boyunca bir veya fazla sayida diyot yerlestirilerek yapilan bir
kalibrasyonda alan diizgiinligiindeki degisim go6zlenebilir.  Bundan dolayr dmaks
noktasindaki alan diizgiinliigii kontrol edilmelidir. Bunun i¢in alanin merkezindeki ve
daire tizerindeki diyot okumalarina bakilir. Ayrica, diyotlarin merkezi eksene gore
yerlesimleri referans iyon odasi i¢in demette diizensizlik olusturmayacak sekilde
gergeklestirilmelidir. Diyot kalibrasyon  geometrisi  kalibrasyon  faktoriiniin
belirlenmesinden sonra, bir dizi diizeltme faktorii kullanilarak, referans kosullar disindaki
durumlarin diyot okumalar1 i¢in hesaplamalar yapilabilir. Diyot cevabim etkileyen diger
faktorler, alan boyutu, SSD, kama filtre, kompanzator, koruma bloklarinin varligi ve demet
gelis agisidir. Diyot sinyalini etkileyen faktorler sadece diyot kristalinin i¢ 6zellikleri ile
ilgili degil, ayrica demet kalitesine ve ozelliklerine de baglidir. Ornek olarak bir detektdr

farkli konumlar i¢in maksimum doz derinligindeki durumdan farkli sacilma katkilarina
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maruz kalabilecektir.  Sonu¢ olarak, diizeltme faktorlerinin ¢ogu hastanin cildine
yerlestirilen detektorlerinin kullanimi i¢in birbirinden bagimsiz etkilerde bulunur (33).

2.9.3. Termoliiminesans Dozimetreler

Termoliiminesans (TL), yari iletkenlerin X-1s11 gibi iyonize radyasyonlar1 absorbe
ettikten sonra 151k emisyonu yapmasidir. Radyasyona ugrayan termoliiminesans maddenin
absorbe ettigi doz ile yaptigi 1sima arasinda bir oranti oldugunun goriilmesiyle hassas
deteksiyon ve iyonize radyasyonun dogru Ol¢limiinii gerektiren dozimetride
kullanilmasinin énemi anlasilmistir. Uygun sartlar altinda kat1 tarafindan 1s1yan 1simalarin,
absorbe doz ile oransal bir degisim gostermesi, dogru bir sekilde kalibre edilmesini
gerektirmektedir. Bu sartlar saglandiginda TL 6zelligi retrospektif dozimetri igin ideal bir
yontemdir (34).

Radyoterapide dozimetri, hedef hacme regete edilmis olan dozu verirken, ¢evre normal
dokulara minimum dozu verdigimizden emin olmak i¢in kullanilir (verilen tedavi dozu
bazi durumlarda %5 veya daha iyi olacak sekilde kontrol edilmelidir) (35).

Tedavi dozunun bu smirlar iginde olmasini saglamak i¢in nitelik teminine (QA) gerek
vardir. Tedavi QA leri hastanin tedavisinden dnce fantomlarla yapilabildigi gibi hasta
tizerinde in vivo dozimetri ile de yapilabilmektedir. In vivo dozimetride ve hasta
anatomisine uygun fantomlarla yapilan dozimetrilerde TLD’ nin hasta iizerinde uygulama
kolaylig1 ve diger etmenler, bu durumlarda ¢ok cazip bir dozimetri ¢esidi olmasini saglar
(34).
2.9.3.1. Termoliiminesans Dozimetri Prensibi

TLD, katilarin iyonize radyasyon enerjisini absorbe edip depoladiktan sonra
isitildiginda elektromanyetik dalganin, goriilebilir dalga boyunda 1s1ma yapmasi temeline
dayanir. Bu konuyu agiklamak igin birgok teorik modeller 6ne siirilmiistiir. Bunlardan bir
tanesi ve en c¢ok kabul goreni ise elektronik band modelidir (EBM). Bu modele gore
iyonize radyasyonun elektronlarin valans bandindan (VB), iletim bandma (IB) gecisini
saglayacak enerjiyi sagladigi ongoriilmiistir. Bu durumda da holler ya VB’inda kalmakta
ya da VB ile IB arasindaki yasak bolgede serbest kalmaktadir. Isima siirecine gore, farkli
enerjilerde bazi tuzaklardan serbest kalirlar. Ayni zamanda, sicakliktaki ani degisimle
1s1ma egrileri olusturulur. TL maddenin karakteristi§ine gore, 1s1ma egrilerinde bir veya

daha ¢ok pik olusur (34).

23



Before Irradiation Irradiation Readout

cB

Electron Trap

U Hole Trap ;
FB L

® © o o o
VB : S

(@)

Sekil-13: (a) Tek kristal yapiya sahip katinin enerji bant diyagrami. (b) Radyasyon ile
uyarilan kristalde olusan serbest elektronlar ve hollerin tuzaklanmasi. (¢) Isitma sonucu
yeterli termal enerji alan tuzaklanmig elektronlarin daha diigiik enerji durumlarina
donmeleri halinde 151k fotonu yaymlanmasi. (T. Rivera. Thermoluminescence in medical
dosimetry. Applied Radiation and Isotopes 71 (2012) 30-34)

Isima egrileri, okuma sirasinda iki sicaklik arasindaki ani degisimle birlikte (oda
sicakligindan maddenin cinsine gore maksimum doza kadar) valans bandindan ayrilan

elektronun yerine doniisli sirasinda ortaya ¢ikan isimanin miktarmin integrasyonu ile

olusur.
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Sekil-14: Calismada kullanilan TLD100 i¢in 1s1ma egrisi

2.9.3.2. TLD’nin Klinik Kullanimi

2.9.3.2.1. Fantom Dozimetrisi
Konvansiyonel radyoterapide doz kararliligi en fazla %5 ‘lik bir smur igerisinde

farklilik gostermelidir (36). Radyoterapi fiziginde bu dogrulugun saglanmasi ic¢in hatasiz
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ckipmanla kalite kontrollerin yapilmasi gerekmektedir. TLD’ ler kati-su fantomu veya
antropomorfik fantomlar ile yapilan Ol¢iimlerde ¢ok kullanighdirlar. Radyoterapide
antromorfik fantomlar genellikle bilgisayarli tedavi planlamasinin verifikasyonunda
kullanilirlar (37).

Foton ve elektron 1sinlarinda yiizey dozunun, foton isinlarinda ¢ikis dozunun, tiim
viicut 1sinlamasindaki doz dagilimimin ve brakiterapi kaynagi cevresindeki dozlarin
arastirtlmasinda kullanimlar1 yaygindir.

2.9.3.2.2. In Vivo Dozimetri
In vivo dozimetri, modern radyoterapi tekniklerindeki kompleksligin artisiyla birlikte

rutin nitelik temini prosediirlerinde zorunlu hale gelmeye baslamistir. Radyoterapide, tiim
hastalarin in vivo dozimetri ile giris ve ¢ikis dozlarinin 6lgiilmesi genel nitelik temini
olarak kullanilabilir (38). TLD°® ler lens, testis, fotal ve cilt gibi kritik organlarin doz
kaydinin tutulmasinda ve brakiterapide degerli bir doz verifikasyonu aracidir. Bunlara ek
olarak tiim viicut elektron 1sinlamalarinin doz verifikasyonunda da kiiciik boyutlar1 ve doku
esdegerligi sayesinde cilt dozunu belirlemede en iyi dozimetri yontemlerinden biri olan

TLD’ler ¢ok kullanisli araglardir (39).
2.9.3.3. TLD’nin Avantaj ve Dezavantajlari
2.9.3.3.1. Avantajlarn

e lyi hassaslik ve dogruluk diizeyi vardir. (Yiiksek dozlarda yaklasik olarak %3)
e Genis bir alandaki dogrusalliklari 1yidir.

¢ Yeniden kullanilabilirdirler.

e Rolatif enerji, doz hiz1 ve yonden bagimsizdirlar.

e Doku esdegeridirler.

e Kiigiik boyutlardadirlar.

e TL maddelerin bir¢ok farkli formunun bulunur.

2.9.3.3.2. Dezavantajlari

e Sicaklik ve 151k degisimlerine duyarlidirlar.

e Okuma sirasinda sinyallerin kesilebilir.

e Anlik okuma ve kayit yapilamaz.

e Kesin sonuglarin elde edilme siirecinde dikkatli olunmasi gereklidir.
e Isin kalibrasyonu i¢in dnerilmezler.

e Okuma ve kalibrasyon islemleri zaman alicidir.

e [sitma yapilirken sadece bir kez okuma alinabilir.
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e Homojendirler.

e Enerji bagimliliklart vardir.

2.10.Giris-Cikis ve Yiizey Dozlari

2.10.1. Giris Dozu

Bir foton enerjisiyle 1sinlama yapildiginda, doz yilizeyde diisiik degerden (Dgirs) |
maksimum degere dogru giderek artar (dmaks). Bu artis enerji, kolimator agilisi, dozimetrik
ekipmani ciltten ayiran uzaklik, cilt kaynak mesafesi (SSD) gibi etkenlere gore degisiklik
gosterir. Genellikle doz gradyenti ylizeyde ¢ok keskinken, derinlere inildik¢e bu belirginlik
azalarak dmas’ ta sifirlanir ve yiizeyden dmas’ a derinligin bir fonksiyonu seklinde
tanimlanir. Bu nedenle, D, 0l¢iiliirken detektoriin 6niinde ve etrafinda cilt esdegerliginde
bir materyal olmasi dogru dl¢lim almak i¢in gereklidir (33).

In vivo dozimetride kullanilan detektdrlerin ¢ogu 1 mm veya daha ince bir kalinlikta
hassas bolgeye sahiptirler. Bu da demek oluyor ki, detektorler cildin {izerindeyken doz
gradyentinin ¢ok keskin oldugu bir bolgede Ol¢lim almaktadirlar. Bu nedenle, D
olgtiliirken build-up cap kullanilmasi dogru sonuglar bulmamizi saglar. Build-up cap’ lerin
boyutlar1 enerji diizeyine gore degigsmektedir. Bu ylizden, yiliksek enerjilerde build-up
caplerin kalinlig1 doku esdegeri maddelerde birka¢ santimetreyi bulur ve sonucunda hedef
hacimde diisiik doz bolgelerinin olugmasi, biiyiik bir alanda cilt koruyucu etkinin azalmasi
gibi olumsuz etkiler olusturur. Ozellikle yiiksek enerjilerde build-up cap’lerin boyutlarmi
kiicliltmek i¢in yiliksek yogunluklu maddeler kullanilabilir, ancak bu durumda da
detektoriin enerjiye yamitinda farkliliklar olabilir. Hata ve belirsizliklerden ka¢inmak icin
kalibrasyonun build-up cap ile birlikte yapilmasi veya giinlik Ol¢iimlerde hergiin
detektoriin  bulundugu bolgede degisiklikler yapilarak bu etkinin homojen olarak
dagilmasinin saglanmasi gibi dnlemler alinmalidir (33).

2.10.2. Cikis Dozu
Hastanin ¢ikis tarafinda, hastanin arkasindaki hava ortamindan geri sagilan

elektronlarin yok olmasindan kaynaklanan bir build-down bdlgesi mevcuttur. Sagilmadan
kaynakli bu kayip, fotonlar1 da ikincil elektronlar kadar ilgilendirir.  Elektron
sacilmasindaki kayip, Co-60’ ta yaklasik 1mm, 20MeV ‘ta yaklasik 3mm kadar ¢ikis
ylizeyinden 6nceki bolgede olusmaktadir (40). Ancak foton sacilmasindaki kayip ¢cok daha
derin bir bolgeyi ilgilendirir ve alan boyutunun bir fonksiyonu olarak artig gosterir. Cikis

dozu ile sagilan radyasyonun enerjisi arasinda anlaml bir fark vardir. 10x10 cm? lik bir
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alanda Co-60’ in gamma 1sinlarinin geri sagilan bélgesi yiizeyden 10 cm ‘den daha fazlalik
bir bolgeyi etkilerken, 20 MV X-1sininda bu bolge sadece 1 cm kadardir (41). Yiizeye
yakin olan 1s1n sagilmalarinin bu iki bilesenine gore, ¢ikis dozunun (Dgy,s) POzisyonunun
tanimi sagilmadan dolay1 Dy’ € gbre ¢ok daha az belirgindir. Sagilmalardan kurtulup,
c¢ikis dozunun daha iyi 6l¢iilebilmesi i¢in bazi ¢alismalarda Dy Olglimii ¢ikis yiizeyinden
dmaks kadar igeride yapilmaktadir (42).

Genellikle D¢y, Ol¢timii Dgjrig dozuyla birlikte yapilmaktadir. Bu durumda ¢ikis
dozunun ol¢iildiigi detektor, giris detektoriiniin golgeleme etkisinde kalmayacak sekilde
yerlestirilmesi onemlidir.

2.10.3. Yiizey Dozu

Cilt dozunu dlgmek i¢in yiizeyin 0,05 cm altinda tanimli olan dozu 6lgmemiz gerekir
(43). Yiizey dozunu (Dyizey) 0lgmek igin cok ince detektdrlere ihtiyacimiz vardir. TL

yongalar1 veya TL tozlari ile bu dl¢limii yapmamiz miimkiindiir.
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Sekil-15: In vivo dozimetride yiizey dozu (Dsyrface), giris dozu (Dentrance), hedef dozu
(Dtarget) ve ¢ikis dozu (Dexit) Olglim derinliklerinin sematik gosterimi (Van Dam J,
Marinello G. Methods For In Vivo Dosimetry In External Radiotherapy, 2nd edition, 2006
Estro).
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3. GERECLER VE YONTEM

3.1. GERECLER
Bu calisma Uludag Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim

Dali’nda gerceklestirilmistir. Calismada kullanilan arag ve geregler asagida belirtilmistir.
e SIEMENS ARTISTE lineer hizlandiric
e Alderson Rando Fantom
e Termoliiminesans Dozimetre (TLD)
e TLD Okuyucu
e TLD Firim

3.1.1. Siemens Artiste Lineer Hizlandirici1 Cihazi
6 ve 15 MV’lik foton ile 6, 9, 12, 15, 18 ve 21 MeV elektron enerji seviyelerinde

elektron demetlerine sahip bir lineer hizlandiricidir (Siemens Medical Solutions, Concord,
CA, USA). Cihaz 160 liften olusan bir kolimatdr sistemine sahiptir (x kolimatdrii). Ust
kolimator sistemi bagimsiz hareket edebilen ¢enelerden olusmustur (y kolimatorii). 4 cm /
sn ’lik lif hiz1 ile etkin tedavi saglanabilir. Lif genisligi 5 mm’ dir. Cihaz elle takilip
cikartilan fiziksel wedge filtrelere ve bilgisayar kontrollii 15, 30, 45, 60 sanal wedge
filtrelere sahiptir (44).

Sekil-16: Siemens Artiste lineer hizlandirici cihazi. (www.siemens.com/healthcare)

3.1.2. Alderson Rando Fantom
Dozimetrik dlgiimlerde kati fantom, su fantomu ve insan doku esdegeri malzemelerle

tiretilmis olan fantomlar kullanilmaktadir. Doku esdegeri olan fantomlardan en bilineni 30
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yili agkin bir siiredir kullanilan ve tiim diinyadaki sayilar1 yaklasik 2000 olan Alderson
Rando Fantomlardir (Sekil-17). Rando materyalleri radyasyon emilimi agisindan, foton ve
elektronlar i¢in insan dokularina esdegerdir. Bu esdegerlilik, en diisiikten en yiiksek enerji
diizeylerine kadar biitiin aralig1 igermektedir. Dokular 1s1 ile sertlesmis ve sentetik bir
maddeden olan rando plastikle olusturulmustur. Fantom kalinliklar1 2,5 ¢cm olan 32 adet
yatay kesite ayrilmistir. Her bir kesitte i¢indeki tipalar ¢ikarildiginda TLD yerlestirmeye
elverigli hale gelen delikler bulunmaktadir (45).

Sekil-17: Alderson Rando Fantom

Rando plastigi, radyasyon ve fiziksel degisimlere kars1 ¢ok duyarlidir.
Calismamizda, Alderson firmasinca radyoterapi merkezlerinde doz Ol¢timleri igin
kullanilmak {izere iiretilen 100 cm uzunlugunda ve 50 kg agirligindaki kadin fantom

kullanildi.

3.1.3. Termoliiminesans Dozimetre (TLD)
Kullanilan dozimetre yongasi yogunlugu 2,64 gr/cms olan TLD100* diir (Sekil-18).

Foton etkin atom numarasi 8,2 olup Li, F, Mg, Cu ve P atomlarindan olusur. Ana 1sima
piki sicakligi 190 — 210°C ’dir. Firinlama sicakligi 400°C” de 60 dakikadir. Optik 151ma
piki 400 nm’ dir. Normal g¢evre sicakliginda dozimetri pikinin doz kayb1 3-12 ayda % 5-
10° dur. Fiziksel sekil olarak mikro ¢ubuk, teflon kapli pul, kare mikro ¢ubuk, yuvarlak
mikro ¢cubuk ve toz bi¢cimlerinde bulunabilmektedir. Kimyasal kararli yapiya sahip TLD’
ler i¢in uygun sogurulan doz araligi 1 Gy’ den 10 Gy’ e kadardir (33).
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Bu c¢alismada beyaz teflon ile kaplanmis 0.5x3x3 mm boyutlarinda 100 adet TLD

yongasi, iizerlerinde karigmalarini engelleyen harf ve sayilardan olusan kodlanmis kiiciik

TLD cepleri igerisinde, kullanilmistir.
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Sekil-18: TLD100 yongalar

3.1.4. TLD Okuyucu
Doz okunmasinda kullanilan Harshaw (Thermo Electron Corparation, 3500, USA)

marka okuyucu (Sekil-19), TLD ig¢in 6zel hazirlanmis bir program olan, WinREMS’ in
yiiklii oldugu bir bilgisayara baglanmistir. WinREMS okuyucudan aldig1 sinyallere gore
tim TLD okumalarina ait doz degerlerini ve 1s1ma egrilerini olusturup analiz eden ve
hafizaya alabilen bir programdir. Okuyucunun temel ¢aligma prensibi termoliiminesans
olayiyla ortaya ¢ikan TL fotonlarin olusturdugu gerilimin, optiksel filtreden gectikten sonra
Olctilmesidir. Radyasyon siddeti, cinsi ve siiresiyle orantili olarak degisen

termoliiminesans 1g1manin olusturdugu akimin siddeti sayisal olarak okunur ve 1s1ma egrisi

cizilir.
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Sekil-19: Harshaw (Thermo Electron Corparation, 3500, USA) marka TLD okuyucu.

3.1.5. TLD Firim

Dozimetri firmi1 TLD yongalarini tavlamak i¢in kullanilir. Kullanilan dozimetri firim
termosoft programi sayesinde istenilen her TLD i¢in firinlama yapabilme 06zelligine
sahiptir.  Aymi anda 3 adet TLD tablasin1 firinlama ozelligine sahiptir (Sekil-20).
Termosoft programiyla TLD100 icin olusturulan tavlama islemi, oda sicakligindan
baslanarak 400°C’e kadar 1sitilma, 400°C’de 60 dakika bekleme ve oda sicakligina kadar

sogutulma islemlerinden olusur.

Sekil-20: TLD dozimetri firini
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3.2. YONTEM

3.2.1. Termoliiminesans dozimetre (TLD) Kalibrasyonu

TLD’ lerin kalibrasyon islemi, ciplerinin duyarliligini gosteren ECC (Element
Correction Coefficient) ve okuyucudan almman, nC (nano Coulomb) cinsinden, fototiip
akimini sogurulan radyasyon miktarina ¢evirmede kullanilan doniisiim katsayist RCF’nin
(Reader Calibration Factor) bulunmasidir. Tiim TLD ¢ipleri ayn1 duyarlilikla tiretilmedigi
i¢cin, ayn1 miktarda radyasyon sogurmalaria karsin okuma sirasinda farkli miktarda 1s1ma
yaparlar. Bu farklilig1 ortadan kaldirmak i¢in her ¢ipe bir diizeltme faktorii (ECC) verilir.
Okuyucunun, 151k siddetini sogrulan radyasyon miktari cinsinden vermesi i¢in RCF’ nin
bilinmesi gerekir. RCF katsayisinin bulunmasi i¢in 6ncelikle RCF’ nin bulunmasinda
kullanilacak olan TLD c¢iplerinin ECC katsayilarinin bulunmasi gereklidir. Bunun ig¢in
oncelikle 120 adet LiF TLDjgo ¢ipi TLD firminda 400 °C’de 1 saat siire ile tavlama
isleminden gegirildi. Daha sonra kullanilan 120 adet LiF TLD1qg ¢ipi lineer hizlandiricida
kati-su fantomu kullanilarak, 6MV foton enerjisinde 20x20 cm? alanda, 1,5 cm derinlikte
her birine 100 cGy verilecek sekilde 1sinlandi. Daha sonra TLDigo ¢ipleri TLD
okuyucusunda okundu. ECC katsayilar1 +%2 igerisinde kalan TLDjigo ¢ipleri TLD
okuyucusuna ait RCF katsayisinin bulunmasi i¢in ayrildi. Pratik olarak her TLD’ nin
absorbe etmis oldugu doz 100 cGy olmasi gerekirken, TLD okuyucusuna, TLD’ lerin
kristal yapisina ve 1ginlama sirasindaki Set-up hatalarina bagli ¢esitli nedenlerle TLD’
lerden okunan dozlar 100 cGy’den + sapmalar gdstermiglerdir.  Limitler i¢inde kalan
TLD’ ler sirast bozulmadan, RCF katsayisinin bulunmasi i¢in, bir kez daha kati1 su
fantomu kullanilarak, 6MV foton enerjisinde 20x20 cm alanda, 1,5 cm derinlikte her birine
100 cGy verilecek sekilde 1sinlandi. Ayrica ayni sartlarda iyon odasiyla havada da dl¢im
alindi. Daha sonra TLD1qg ¢ipleri TLD okuyucusunda okundu. Havada okunan doz degeri
programa girilerek okuyucu i¢cin RCF katsayist belirlendi.  Ardindan dozimetrik
Ol¢iimlerde kullanilacak TLD’ lerin ECC katsayilarini bulmak i¢in 110 adet TLD ¢ipi her
biri 100 c¢Gy alacak sekilde tekrar 1sinlandi. +%?2 i¢inde kalan TLD ¢ipleri dl¢iimlerde
kullanilmak tizere ayrildi. ECC degeri her bir TLD’ nin karakteristigini gosterir. Bu
nedenle firmlama ve doz Glgiimleri sirasinda TLD’ lerin siralamalarinin karistirilmamasi

gerekir.
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3.2.2. Sabitleme
Olgiimlerde kullanilan insan esdegeri Alderson rando fantomunun omuzdan bel

bolgesine kadar olan kismi (12 kesit) bu ¢alisma i¢in kullanildi. Kesitlerin her biri 2,5 cm
kalinliginda olan fantomun toplam uzunlugu 100 cm’dir. Tedavi masasina yatirilan
fantomun bas altina uygun destekleyici yastik, bel bolgesine destekleyici kopiik kondu.

Boylece fantom kesitlerinin ayrilmadan sabit kalmasi sagland1 (Sekil-21).

Sekil-21: Olgiim set-up diizenegi

3.2.3. TLD ¢ lerin yerlestirilmesi ve Cikis Dozlarinin Olciilmesi
Sacilan fotonlar1 hesaba katmadan ¢ikis dozlarmin dogru bir sekilde 6lgiilebilmesi i¢in

cikis bolgesinin dmaks kadar gerisindeki derinlikte (1,5 cm) ¢ikis dozlar1 Ol¢limlerinin
yapilmasi planlanmistir. Her bir set-up kaymasinda alinacak dl¢timlerde ayn1 yerde olmak
iizere, Olclimlerin daha saglikli olmasi i¢in hasta iizerinde 5 farkli nokta segilerek bu
noktalarin her birinde de cilt ¢ikisindan 1,5 cm igeriye TLD’ ler yerlestirildi.

Secilen bes noktanin ilki es merkez paralelinde, digerleri 3” er cm araliklarla sol, sag

yanlarina ve 5’ er cm araliklarla bas ve ayak taraflarinda belirlendi (Sekil-23).
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Sekil-22: Merkez kesitine yerlestirilen TLD’ lerin goriintiisi
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Sekil-23: TLD’ lerin yerlesiminin 2B x-y diizlemine ait semasi.
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Cikis dozlarinin 6l¢limiiniin yapilmasi i¢in hasta kalinligi rando fantomun kalinligiyla
ayni olan bir hastanin yogunluk ayarli radyoterapi (YART) planmi secildi. Tedavi planina
uygun olarak SSD ayarlandi. (SSD=93 cm). Rando fantom iizerinde lazerler yardimiyla
merkez isaretlemeleri yapildi ve set-up tamamlanarak referans olgiimii 6MV’ luk YART
15101 ile alinda.

Referans 6l¢iimii alindiktan sonra lateral, longitudinal ve vertikal diizlemlerde her bir
diizlem i¢in 1 mm, 3 mm ve 5 mm alan merkezi kaydirilarak ayr1 ayr1 6l¢iimler alindi.
Daha sonra her bir diizlemdeki set-up kaymasi sonucu ¢ikis dozu farklarinin arastirilmasi
icin her diizlemde 1, 3 ve 5’ er mm kaydirma yapilarak 6l¢timler yapildi.

Toplamda 13 farkli set-up durumuna goére 65 adet TLD kullanilarak ol¢timler
tamamlandi.

3.2.4. TLD’ lerin okunmasi

Daha o6nceden tanimlandigi gibi, gruplanan ve her birine numara verilen TLD’ ler
siralamalar1 bozulmadan ve 1ginlamadan sonra en az 10 saat bekletilerek TLD okuyucusuna
yerlestirildi. TLD’ lerin tek tek ve her birinin numarasi girilerek yapilan okuma isleminin
ardindan 1s1ma egrileri olusturuldu. Bu egriler okuma programinda degerlendirilerek
sogrulan doz hesaplandi. Her bir TLD’ de sogrulan doz kaydedildi.

3.2.5. Verilerin Istatistiksel Analizi

Verilerin normal dagilima uygunlugu histogram, q-q grafikleri ve Shapiro-Wilk testi
ile degerlendirildi. Varyans homojenligi Levene testi ile test edildi. Eksenler arasi
karsilastirmalar tek yonlii varyans analizi ile, Olgiimler arasi karsilastirmalar tekrarli
Slgiimlerde varyans analizi ile degerlendirildi. Coklu karsilastirmalar Tukey, Tamhane T2
ve Bonferroni testleri ile degerlendirildi. Veriler ortalama ve standart sapma ile ifade
edildi. Verilerin analizi R 3.0.0 yazilimi ile degerlendirildi. p<0,05 anlamlilik diizeyi
kabul edildi.
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4. BULGULAR

4.1. istatistiksel Analiz Sonuclar
Her diizlemde set-up kaymalar1 yapilarak, 5 farkli noktadan alinan TLD cikis

dozlarinin istatistiksel analizi sonucu elde ettigimiz sonuglar asagidaki tabloda verilmistir.

Tablo-1: Her farkli set-up durumu i¢in TLD’lerden okunan sogrulan doz degerlerinin
analizi.

Eksen Kaydirma pi
Referans +0,1cm +0,3cm +0,5cm
(n=5)(cGy)  (n=5)(cGy) (n=5)(cGy)  (n=5)(cGy)
Lateral 114,91+33,13%  115,24+32,65% 114,29+32,70* 107,08+31,24" 0,044
Longitudinal 114,91+£33,13  114,78+32,84 111,90+32,89 102,87+31,12 0,100
Vertikal 114,91+33,13%  115,11£33,16% 120,44+34,.80° 138,06+35,55° 0,021
Her Eksende 114,91+33,13%  114,20+32,00*° 110,13+35,77% 102,45+38,00° 0,038
p* 0,999 0,999 0,966 0,323 -

Veriler ortalamatstandart sapma ile ifade edilmistir. Ayn1 satirda yer alan farkli iist simgeler
Olgiimler arasindaki farkliligi, aym harfler ise dlgtimler arasi benzerligi ifade etmektedir. ( pt:
Olgiimler arasi karsilastirma, p*: Eksenler aras1 karsilastirma, n: Kullanilan veri sayis1 )

Istatistiksel verilerin elde edilmesinde her bir deger i¢in bes farkli noktada alian TLD
okumalarimin ortalama sogrulan doz degerleri kullanilmistir.

Elde edilen sonuglara gore lateral (p = 0,044 < 0,05), vertikal (p = 0,021 < 0,05) ve
her diizlemde (p = 0,038 < 0,05) almman ¢ikis dozu Ol¢limleri arasinda anlamli fark
bulunmustur.  Ancak, longitudinal eksendeki (p = 0,1 > 0,05) set-up kaymalari
sonucundaki ¢ikis dozlar1 arasinda anlamli bir fark bulunamamastir.

Lateral eksende yapilan set-up kaymalar1 degerlendirildiginde, esmerkezden +5 mm
yapilan kaymada alinan ortalama ¢ikis dozu degerleri (107,08+31,24 cGy), hem esmerkeze
gore (114,91+£33,13 cGy), hem +1 mm kaymaya gore (115,24+32,65 cGy), hem de +3 mm
kaymaya gore (114,29+32,70 cGy) anlamli derecede farkli bulunmustur.

Lateral eksende esmerkez, Imm set-up kaymasi ve +3mm set-up kaymasi ¢ikis dozu
degerleri arasinda anlamli bir fark bulunamamaistir.

Vertikal eksende yapilan set-up kaymalar1 degerlendirildiginde, esmerkezden +5 mm
yapilan kaymada alinan ortalama ¢ikis dozu degerleri (138,06+35,55 c¢Gy), hem esmerkeze
gore (114,91+33,13), hem +1 mm kaymaya gore (115,11£33,16 cGy), hem de +3 mm
kaymaya gore (120,44+34,80 cGy) anlaml1 derecede farkli bulunmustur.
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Vertikal eksende esmerkez, +1 mm set-up kaymasi ve +3 mm set-up kaymasi ¢ikis
dozu degerleri arasinda anlamli bir fark bulunamamastir.

Her eksende ayni1 anda yapilan set-up kaymalari degerlendirildiginde, esmerkezden her
eksende +5’er mm yapilan kaymalarda alinan ortalama ¢ikis dozu degerleri (102,45+38,00
cGy), hem esmerkeze gore (114,91+£33,13 cGy), hem 1 mm kaymaya gore (114,20+32,00
cGy), hem de 3 mm kaymaya gore (110,13+£35,77 cGy) anlamli derecede farkli
bulunmustur.

Her eksende yapilan set-up kaymalar1 sonucunda esmerkez, 1’er mm’ lik set-up
kaymasi ve +3” er mm’ lik set-up kaymasi ¢ikis dozu degerleri arasinda anlamli bir fark
bulunamamustir.

Set-up kaymalarimin ¢ikis dozlarina etkisini eksenler arasinda inceledigimizde; lateral,
longitidunal ve her eksende yapilan kaymalar sonucunda ¢ikis dozlarinin set-up kaymalari
ile okunan dozlar arasinda ters orantili, ancak sadece vertikal eksende okunan doz degerleri

dogru orantili olarak artmustir (Sekil-24).

Sogrulan OrtalamaDoz Degdgerleri (cGy)

140 Eksen
— Lateral
-~ Longitudional
- Wertical
—— Her duzlemde
130
120
[ :-.n._,___-_-_-:_a_.::' —
1107
1007

T

T T T
Referans 0.1 cm 0.3 cm 0.5 cm Set-up kaymalar (cm)

Sekil-24: Her diizlemde okunan ortalama doz degerlerinin grafiksel gosterimi.
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Tablo-2: Set-up kaydirmalarinin esmerkeze gore doz degisiminin % farklarinin istatistiksel
degerlendirmesi.

Kaydirmadaki Eksen p
Degisim (%) Lateral Longitudinal Vertikal Her
(n=5) (n=5) (n=5) Diizlemde
(n=5)
ARef-0,1cm 0,004+0,008 -0,001+0,009 0,002+0,011 -0,003+0,012 0,607
ARef-0,3cm -0,004+0,009%°  -0,029+0,028*  0,048+0,020°  -0,054+0,076* 0,009
ARef-0,5cm -0,069+0,016%  -0,109+0,042° 0,215ﬂ:0,067IO -0,133+0,137%  <0,001

Veriler ortalamatstandart sapma ile ifade edilmistir. Aym satirda yer alan farkli {ist simgeler
Olciimler arasindaki farkliligi, ayni harfler ise dl¢limler aras1 benzerligi ifade etmektedir.

Esmerkezde alinan ortalama ¢ikis dozu degerleri ile +1 mm kaydirma yapilan 6l¢timler
arasinda anlamli bir fark bulunamamustir.

Esmerkezde alinan ortalama ¢ikis dozu olgtimleri ile +3 mm’ lik kaydirmalarla alinan
ortalama ¢ikis dozu &lglimleri karsilastirildiginda; ortalama ¢ikis dozu degerleri lateral
eksende (%0,4), longitudinal eksende (% 2,9), her diizlemde 3 er mm yapilan kaydirmada
(%5,4) azalirken, vertikal eksendeki ortalama ¢ikis dozu degerleri (%4,8) artmistir.

Esmerkezde alinan ortalama ¢ikis dozu 6l¢timleri ile +5 mm’ lik kaydirmalarla alinan
ortalama c¢ikis dozu Ol¢limleri karsilastirildiginda; ortalama ¢ikis dozu degerleri lateral
eksende (%6,9), longitudinal eksende (%10,9), her diizlemde +5° er mm yapilan
kaydirmada (%13,3) azalirken, vertikal eksendeki ortalama ¢ikis dozu degerleri (%21,5)

artmistir.
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5. TARTISMA VE SONUC

Calismamizda, akciger kanserli hastalarin radyoterapi tedavisi sirasindaki set-up
hatalarinin, c¢ikis dozlarina etkisini incelemek i¢in rando fantom kullanilarak,
termolimiinesans dozimetri ile arastirilmistir.

RT tedavisindeki geometrik belirsizlikler, klinik hedef hacim ve 1sinlanan tiim hacmin
doz dagilimlarinda farkliliklara sebep olur (46).

Galerani ve arkadaslariin 2006 yilinda stereotaktik akciger radyoterapisi alan 20 hasta
ile yaptiklar1 ¢alismada, planlanan ve uygulanan dozlar arasindaki farklari gézlemlemek
icin bir grupta CBCT ile giinliik diizenli goriintiileme almisken, bir grupta almamistir ve
cikan set-up hatalarina gore tedavi planlama sisteminde doz karsilastirmasi yapmaislardir.
CBCT goriintiilemesi yapilmadan tedaviyi tamamlayan grupta %91 oraninda en az bir
diizlemde 2mm’den fazla set-up hatasi gozlenmis ve tedavi planlamasi tekrar diizenlenerek
karsilastirildiginda, ciddi doz farklar1 (GTV’de %S5 ile %20, spinal korda %6 ile %14,1
arasinda) gozlenmistir. Giinlik CBCT alinan grupta ise set-up hatalarina gore tekrar
planlama hesab1 yapildiginda, dozlarda anlamli bir fark bulunamamigtir (13).

Engelsman ve arkadaslar1 (5), akciger kanserli bir hastanin YART tedavi planinda
yaptiklari ¢calismada 70 Gy doz tarifi yapilmis olup, tersten planlama sonucu klinik hedef
hacmine (CTV) 68.9 Gy doz verilmistir. Ayni tedavi 5 mm, 10 mm ve 15 mm°* lik alan
kaydirmalariyla yapildiginda CTV dozu swrasiyla 68,2 Gy, 66,1 Gy ve 51,1 Gy’ e
diismiistiir.

Landoni ve arkadaslari (8), YART ile tedavi edilen 12 prostat kanserli hastanin rektum
ve mesanelerinin goriintiilenmesi esliginde yapilan tedavide diizlemlerde sirasiyla 1.0 mm,
0.9 mm ve 1.9 mm °‘lik set-up hatalar1 gozlemlenmis ve bu kaymalar doz — hacim
histograminda incelendiginde anlamli bir fark bulunmamistir. Ancak 2mm’ den fazla
farklar oldugunda anlamli bir dozimetrik etki oldugunu bildirmislerdir.

Bizim ¢alismamizda da bu ¢alismalara paralel olarak, 2 mm’ den az olan 1 mm’ lik
set-up kaymalarinda higbir diizlemde anlaml bir doz fark: gortilmezken, 3 mm ve 5 mm *
lik set-up kaymalar1 sonucu anlamli doz farklar1 gériilmistiir.

Ferguson ve arkadaglar1 yaptiklar1 ¢alismada; c¢ikis dozlarinin TLD ile 6lclilmesi i¢in
en uygun sartlar1 incelemis, TLD ile yapilan olgiimlerde belirsizligin yaklasik %2 civarinda
oldugu ve bu belirsizligi ortadan kaldirmak i¢in her bir TLD’ nin ayr1 ayr1 kalibrasyonunun
yapilarak ECC degerlerinin bulunmasi gerekliligini vurgulamistir. Ayrica TLD ile yapilan
cikis dozu Slgiimlerinde, 0,4 - 1,5 Gy arasi dozlarda, en az 7x7 cm? lik alan boyutunda,
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okuma sirasinda en fazla 75 saniye 1sitma siiresi ile ve TLD ¢ lerin yerlesim bolgelerinin
oblik bolgeler olmamasi ile maksimum fayda saglanabilecegini belirtmislerdir (14).

Calismamizda uyguladigimiz tiim parametreler, bu c¢alismadaki maksimum verim
kriterlerine uygun olarak yapilmistir.

Cikis dozu olgiilmesinde, fotonlarin geri sagilma bolgesi hasta ¢ikis yiizeyinden
fotonun enerjisi ve alan boyutu gibi etmenlere bagli olarak 20 MV* lik enerjide 10x10 cm®
lik alanda 10 cm’ ye kadar ¢ikabildigi i¢in sagilmadan kaynakli kayip radyasyon dozundan
kurtulmak i¢in, hastanin cilt yiizeyinden, o enerjinin dmas degeri kadar igeriden ¢ikis dozu
olgtilebilir (33, 42).

Calismamizda bu parametreleri hesaba katarak elde edilecek verilerin literatiir ile
karsilastirmada bize objektif degerlendirmeler saglayacak sekilde olmasina 6zen gosterildi.

Olgiim sonuglarimiza gore; 1 mm’ lik alan kaymalarinda es merkeze gére anlaml bir
doz farki bulunmamistir. Bunun sebebi, bu mesafenin gbzle goriiliir diizeyinin ¢ok az
olmasi, 6l¢iim set-up diizenegi ve hasta ¢izgilerinde bile bu hataya ulasilabilmesi olarak
aciklanabilir. Bu durum daha 6nce yapilan galismalar ile paralellik géstermekte olup bu
kadar diistik set-up hatalarinda fark bulunmamistir. Ancak diger ¢aligmalarda da oldugu
gibi, 2 mm’ den daha biiyiik ( ¢alismamizda 3 mm ve 5 mm) set-up hatalarinda, hatanin
artisina paralel olarak doz farklar1 aciga ¢ikmis ve ozellikle 5 mm’ lik set-up hatalarinda
kabul edilebilir degerlerin disina ¢ikildig1 goriilmiistiir.

Calismamizda elde edilen bir diger 6nemli sonug¢ ise lateral, longitudinal ve her
diizlemde olusan set-up hatalarinda ¢ikis dozlarimizin hep esmerkezdeki dozlardan diisiik
degerlerde ¢ikmasina ragmen, masa, vertikal diizlemde gantri’ ye yakinlagacak sekilde
kaydirildiginda SSD’ nin azalmasiyla birlikte, ters kare kanunu dolayisiyla, olusan doz
mesafenin karesi olacak sekilde artmis ve YART planlama teknigindeki yiiksek doz
gradyentlerinin de etkisiyle 5 mm’ lik kaymalarda ¢ikis dozu degeri, esmerkeze gore
%21,5° a kadar artmustir.

Bu calismadan ¢ikarilabilecek sonuclari su sekilde siralayabiliriz;
e (Cikis dozu Olclimleri, verdigi sonuglarin diger doz Sl¢iimleriyle tutarli olmasi sebebiyle
onemli bir in vivo dozimetri ¢esididir.
e TLD ile in vivo doz 6l¢limleri standart olarak olmasa da, iyi bir alternatif doz 6lgiim
yontemidir.
e Planlanan tedavinin hastaya dogru olarak verilebilmesi i¢in hassas set-up dogrulamasi

cok biiylik 6nem tagimaktadir.
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e Uc boyutlu konformal RT ve YART gibi set-up marjlarinin diisiiriildiigii ve yiiksek doz
gradyentlerinin olusturuldugu tedavi yontemlerinde tedavinin EPID, CBCT gibi tedaviye
katkist bir ¢ok calismayla desteklenmis olan goriintiileme sistemleri esliginde yapilmasi
onemlidir.

e Her klinikte, hastaligin tiiri ve yerlesimine uygun gorilintiilleme protokolleri

olusturulmasi énemlidir.
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