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YEMIN METNIi

Yiiksek Lisans Tezi Olarak Sundugum “MR Distorsiyonunun SRS Planlarina Etkisi”
adli ¢alismamda, tezimin proje kismindan sonuglandig1 zamana kadar tiim siireclerde
bilimsel ahlak ve geleneklere aykirt diisecek bir yardima basvurulmaksizin
yazildigini ve yararlandigim eserlerin kaynakgada gosterildigi gibi oldugunu, bunlara
atif yaparak yararlanilmis oldugunu belirtir ve beyan ederim.
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ONSOZz

Calismada, stereotaktik radyocerrahi yapilan beyin metastazli hastalarda tedavi
planlama asamasinda kullanilan MR yardimci goriintiilerindeki  olas1
distorsiyonun tedavi plan kalitesine etkisini arastirmak amag¢lanmistir.
Geg¢misten giliniimiize iletleyen teknoloji sayesinde radyoterapi tedavilerinde
oldukga ilerleme kaydedilmistir. Hedeflenen dokunun belirlenen dozu almasi
sirasinda saglikli doku ve organlar1 koruyarak uygulanan bu tedavi yonteminde
cerrahi a¢idan ulasilmasi gii¢ bolgelerin tedavisi miimkiin hale gelmistir.

Tan1 ve tedavi asamalarinda kullanilan MR goriintiileme yontemi sirasinda
gorintiillerde olusan distorsiyon tedavinin kalitesini ve dogrulugunu
etkilemektedir. Bu sebeple distorsiyon oranini belirlemek ve olusan bu
bozulmalar1 diizeltmek tedavinin istenen sonucu vermesi ag¢isindan oldukca
onemlidir.

Ocak,2020 Duygu Sena TURAN
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MR DISTORSiYONUNUN SRS PLANLARINA ETKISI

OZET

Yontem ve Gerecler: Bolimde tedavi edilen 40 beyin lezyonu (13 hasta) 2017-2019
yillarinda retrospektif olarak incelendi. Tim bilgisayar taramalar1 i¢in ayni1
bilgisayarli tomografi kullanildi. 20 lezyon 1.5 Tesla (T) MR (Siemens Magnetom
Avanto) ile tarandi ve diger 20 lezyon 3 T MR (Siemens Magnetom Skayra) ile
tarandi. Her iki MR taramasindan 10 lezyon manyetik alanin merkezine yerlestirildi
ve diger 10 lezyon ise manyetik alan merkezine en az 3 cm uzakta idi. MR
goruntdlerini duzeltmek icin MR distorsiyon dlzeltme algoritmasi (Brainlab,
Element) kullanildi. Ayn1 radyasyon onkologu tarafindan hem diizeltilmemis hem de
diizeltilmis briit tim6r hacmi (gross tumor volume) konturlandi. Planlanan tUmor
hacmi (planning tumor volime) olusturmak i¢in 1 mm marj kullanildi.
Diizeltilmemis PTV hacimleri SRC planlamas: i¢in kullanildi. Yer degistirme
vektorleri ve PTV kapsamlari tiim SRC planlan igin degerlendirildi. Ek olarak, her
iki MR'da da distorsiyon fantomu (StereoPhan, Sun Nuclear) tarandi. Geometrik yer
degistirme belirlendi ve ger¢ek hasta sonuglariyla karsilagtirildi.

Sonugclar: Fantom o6l¢iimlerinde T1 ve T2 agirlikli serilerde belirgin distorsiyon
farkli  gOsterilmistir. Manyetik alan siddetine bagli  distorsiyon farkli
gosterilememistir. Manyetik alan merkezinden uzaklastikga distorsiyonda artig
gorilmektedir. 1,5 T taramalar igin, Buytk, Kigik R ve Kuglk L hacimleri icin
ortalama yer degistirme sirasiyla 0,14 mm, 1,35 mm ve 1,73 mm olarak
hesaplanmistir. T2 agirlikli, 1,5 T taramalar icin, Blyik, Kigik R ve Kiguk L
hacimleri icin ortalama yer degistirme sirasiyla 0,2 mm, 2,26 mm ve 1,63 mm olarak
hesaplanmistir. Benzer sekilde T1 agirlikli, 3 T taramalar igin, Blyik, Kigik R ve
Kuclk L hacimleri i¢in ortalama yer degistirme sirasiyla 0.17 mm, 1.88 mm ve 1.4
mm olarak hesaplanmistir. T2 agirlikli, 3 T taramalar i¢in, Blylk, Kiglk R ve Kiguk
L hacimleri icin ortalama yer degistirme sirasiyla 0,2 mm, 2,06 mm ve 1,84 mm
olarak hesaplanmistir. Tim ger¢ek hasta tedavi planlama gruplarinda diizlemsel
boyutta distorsiyon hesaplamalar1 yapildiginda, yiiksek manyetik alan siddeti (3 T)
ve merkez eksen disi yerlesimli timorlerde distorsiyonun daha fazla oldugu
gorilmistiir. 1,5 T ve 3 T MR cihazlarinin her ikisi i¢in de maksimum yer degistirme
timorin merkezden en az 3 c¢cm den daha uzak oldugu Grup 2 tiimoérlerde
gergeklesmistir. Manyetik alan siddetinden bagimsiz merkezi yerlesimli tiimorlerde
(Grup 1) distorsiyon benzerdir. (1,5 T=0,68 mm, 3 T=0,75 mm). Distorsiyon
diizeltmesi yapilmayan tiim gruplarda ortalama kapsama %90’ (%76,9-%96,37)
altindadir. 1,5 T MR goriintiileme yapilan Grup 1 hastalarda ortalama kapsamalar
distorsiyon diizeltmesi yapilan planlarda daha iyi bulunmustur. Sonu¢ 1,5 T MR
goriintiileme yapilan Grup 1 hastalari igin istatiksel olarak anlamhidir (p=0,001). 1,5
T MR goriintileme yapilan Grup 2 hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon
diizeltmesi yapilan planlarda daha iyi bulunmustur. Sonu¢ 1,5 T MR gorilntileme
yapilan Grup 2 hastalarda istatiksel olarak anlamlidir (p=0,002). Benzer sekilde 3 T
MR goriintiileme yapilan Grup 1 hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon

Vil



diizeltmesi yapilan planlarda daha iyi bulunmustur. Sonu¢ 3 T MR gorlntileme
yapilan Grup 1 hastalarda istatiksel olarak anlamlidir (p=0,000). 3 T MR
goriintiileme yapilan Grup 2 hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon diizeltmesi
yapilan planlarda daha iyi bulunmustur. Sonu¢ 3 T MR goriintiilleme yapilan Grup 2
hastalarda istatiksel olarak anlamlidir (p=0,000).

Tartisma: MR taramasindan kaynaklanan bozulma kafa i¢i hedeflerin geometrik
olarak gézden kagmasina neden olabilir. Distorsiyon degerleri 3 boyutlu beyin MR
goriintiilerinde degisiklik gosterir.

Anahtar Kelimeler: Manyetik rezonans goruntileme, distorsiyon, stereotaktik
radyocerrahi, lineer hizlandirici, stereofantom
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EFFECT MRI DISTORTION ON RADIOSURGERY TREATMENT PLANS

ABSTRACT

Purpose: Magnetic Resonance Imaging (MRI) is highly use to contour both target
and critical volumes for intracranial stereotactic radiosurgery (SRS) treatments.
Purpose of this study to evaluate the clinical impact of different type of MR scanner
distortions in SRS planning.

Methods and Materials: We performed retrospective analysis of 40 brain lesions
(13 patient) treated in our department in 2017-2019. Same computed tomography
was used for all patient scans. 20 lesions were scanned with 1,5 Tesla (T) MR
(Siemens Magnetom Avanto) and other 20 lesions were scanned with 3 T MR
(Siemens Magnetom Skayra). 10 lesions from both MR scan were located center of
magnetic field and other 10 lesions were 3 cm away. MR distortion correction
algorithm (Brainlab, Element) was used to correct MR images. Same radiation
oncologist was contour both uncorrected and corrected gross tumor volume (GTV). 1
mm margin was used to create a planning target volume (PTV). Uncorrected PTV
volumes were used for SRS planning. Displacement vectors and PTV coverages
were evaluated for all SRS plans. In addition, distortion phantom (StereoPhan, Sun
Nuclear) was scanned in both MR. Geometric displacement was determined and
compared with real patient results.

Results: Phantom measurements showed significant distortion in T1 and T2
weighted series. Distortion due to magnetic field strength could not be shown
differently. As the magnetic field moves away from its center, distortion increases.
For 1,5 T scans, the average displacement for Large, Small R and Small L volumes
was 0,14 mm, 1,35 mm, and 1,73 mm, respectively. For T2-weighted, 1,5 T scans,
the average displacement for Large, Small R and Small L volumes was 0,2 mm, 2,26
mm, and 1,63 mm, respectively. Similarly, for T1-weighted, 3 T scans, the average
displacement for Large, Small R and Small L volumes were 0,17 mm, 1,88 mm, and
1,4 mm, respectively. For T2-weighted, 3 T scans, the average displacement for
Large, Small R and Small L volumes were 0,2 mm, 2,06 mm, and 1,84 mm,
respectively. When the planar dimension distortion calculations were made in all real
patient treatment planning groups, it was observed that high magnetic field intensity
(3T) and distortion was higher in off-center tumors. For both 1,5 T and 3 T MR
devices, the maximum displacement occurred in Group 2 tumors where the tumor
was at least 3 cm away from the center. Distortion is similar in centrally located
tumors (Group 1) independent of magnetic field strength. (1,5 T= 0,68 mm, 3 T=
0,75 mm). The mean coverage was below 90% (76,9% to 96,37%) in all groups
without distortion correction. In Group 1 patients who underwent 1,5 T MR imaging,
the mean coverage was better in the distortion correction plan. The result was
statistically significant in Group 1 patients who underwent 1,5 T MR imaging (p =
0,001). In Group 2 patients who underwent 1,5 T MR imaging, the mean coverage
was better in the distortion correction plan. The result was statistically significant in
Group 2 patients who underwent 1,5 T MR imaging (p = 0,002). Similarly, in Group



1 patients who underwent 3 T MR imaging, the mean scopes were better in the
distortion correction plan. The result was statistically significant in Group 1 patients
who underwent 3 T MR imaging (p = 0,000). In Group 2 patients who underwent 3 T
MR imaging, the mean scopes were better in the distortion correction plan. The result
was statistically significant in Group 2 patients who underwent 3T MRI imaging (p =
0,000).

Discussion: Distortion from MR scan could cause a geometric miss of intracranial
targets. Distortion values varies within 3 dimension brain MR images.

Keywords: Distortion, magnetic resonance imaging, stereotactic
radiosurgery,linear accelerator, stereophan



1. GIRIS

Kanser hastaliginin tedavisinde kullanilan radyoterapi alaninda son yillarda
gelistirilen cihaz ve teknikler sayesinde biiyiik ilerleme kaydedilmistir.
Radyoterapi tedavisinde asil amag¢ hedefin maksimum dozu almasi ve
etrafindaki saglikli dokularin ve organlarin korunmasini saglamaktir. Timori
tamamen saran konformal izodoz dagilimlari olustururken alan disinda keskin
doz granyentlerini saglayabilmek giiniimiizde mevcut teknolojiler ile daha da

kolaylasmistir [1,2].

Glnumuzde giderek yayginlasan, modern cihazlar ve profesyonel ekipler ile
bircok tiimor tipinde kullanilan stereotaktik radyocerrahi ile sonuglar gelecek
icin cesaret vermektedir. Ilk olarak Isve¢’li beyin cerrah1 Lars Leksell
tarafindan 1951 yilinda modern stereotaktik radyocerrahi tanimlanmis ve ilk
hastalar 1967 de tedavi edilmeye baslanmistir [3]. Glincel tedavi segenekleri
icinde stereotaktik radyocerrahinin yeri oldukca buydktir. Bu yontem
sayesinde herhangi bir cerrahi islem uygulamadan diisiik fraksiyonda yiiksek
doz verilerek cerrahi islem ile ulasilmasi miimkiin olmayan alanlar tedavi

edilebilmektedir.

Geg¢misten giinlimiize hizla gelisen goriintiileme teknikleri sayesinde tani ve
tedavi kolaylasmis ve ayni zamanda radyoterapide kullanilan 1sinlarin
istenmeyen bolgelere gonderilme olasiligi azalmistir. Bu nedenle radyoterapi
tedavisi i¢in en Onemli asamalardan birisi de gorilintiileme asamasidir [4]. Ciinkii
planlama yapilirken hastanin manyetik rezonans gotiintiileme (MRG), PET/CT
gibi yardimci1 goriintiilerinden yararlanilarak bilgisayarli tomografi (BT)
gorintiileri tizerinde hedef ve kritik organlar konturlanmaktadir. Her ne kadar
teknolojinin gelismesi ile hassasiyet ve dogruluk oldukca yiiksek olsa bile ¢ok
kiiciik tiimorlerin yiiksek dozlarla tedavisi agamasinda goriintiideki milimetrik
bozulmalar hayati 6neme sahip olabilmektedir. Bu bozulmalar MRG da hasta
kaynakli, kimyasal shift veya goriintileme kaynakli  distorsiyonlar
olabilmektedir [5-7].



Stereotaktik radyocerrahi i¢in kritik organ ve dokularin korunmasi hayati énem
tasimaktadir. Gorilintiileme sirasinda olusabilecek hasta, cihaz ve distorsiyonun
hesaba katilmadigi durumlarda saglikli dokular yiiksek dozlara maruz kalabilir

ve bu durum istenmeyen sonugclara yol acabilmektedir.

Bu ¢aligmanin amaci, stereotaktik radyocerrahi (SRC) yapilan beyin metastazli
hastalarda tedavi planlama asamasinda kullanilan MR yardimci goriintiilerindeki

olas1 distorsiyonun tedavi plan kalitesine etkisini aragtirmaktir.



2. GENEL BILGILER

2.1 MR Calisma Prensibi

Atom ¢ekirdegi protonlar ve nétronlardan olusmaktadir. Elektrik yukIi her
parcacik eksenleri etrafinda donerek ya da belirli yonlerde hareket ederek
manyetik alan olustururlar. Eger atom numaralar1 ¢ift ise pozitif ve negatif
olarak siralanmalar1 durumunda birbirlerinin manyetik alan etkilerini yok
edeceklerdir. Ancak bu durum tek sayili proton veya notron igeren atomlarda
gozlenmez, net manyetik momentleri vardir. MR goriintiileme icin kullanilan
atom Hidrojen (H) atomudur. Clnkd H atomu viicudun %65’inin su olmasindan
kaynakli bol miktarda bulunmaktadir ve ayni zamanda da yiiksek manyetik
momente sahiptir. Bir protonu inceledigimizde miknatisa benzer N ve S
kutuplarinin oldugu soylenebilir. Bu durumda protonlar eger diizensiz bir
bicimde dizilirse, zit yiikler yan yana gelerek manyetik alan etkilerini yok
edebilmektedirler. Protonlar bir manyetik alana maruz kalirlarsa, etki eden bu
manyetik alan yoninde dizilim gdstermektedirler. Dizilimleri paralel ve
antiparaleldir. Paralel dizilen protonlar antiparalel dizilen protonlara gore diisiik
enerjili fakat fazla sayidadirlar. Paralel yonde dizilerek net manyetik alan
olusturan protonlar manyetik rezonans ile goriintii saglanmasina sebep olurlar.
Dis manyetik alan etkisindeki protonlarin konumlar1 sabit degildir. Kendi
eksenleri etrafinda donerek spin hareketi yaparlar ve ayni anda manyetik
vektorleri etrafinda salinim hareketi yaparlar. Gergeklesen bu salinim hareketi
presesyon olarak adlandirilir. Protonun salinim frekansi dis manyetik alan ile
dogru orantilidir. Dis manyetik alan kuvveti biiyiidiikge protonun salinim
frekans1 da ayni oranda artacaktir. Protonun salinim frekansini belirlemek i¢in

Larmour esitligi kullanilmaktadir [9].
Larmor formiilii —» W0 =1y « B0 (2.1)
WO: salinim frekansi

B0: D1s manyetik alanin glcU



v: Gyro- manyetik sabit

Gyro manyetik degeri farkli atomlar i¢in farkli degerlere sahiptir. MRG i¢in
kullanilan H atomu gyro manyetik sabit degeri 42,57 MHz/T dir. Manyetik

alanin birimi Tesla’ dir (T).

Protonun hareketleri (spin ve presesyon) sonucu x ve y eksenlerinde, enine (X
ekseinde) ve boyuna (y ckseninde) manyetik momentleri olusur. Proton
diziliminden kaynaklanarak, enine manyetik momentler sifirlanir ve sistem
dengede kalir. Ancak gorintii elde edilebilmesi icin bu denge durumunun
bozulmasi gerekmektedir. Bu denge durumunun bozulmasi radyo frekans (RF)
dalgalar1 ile miimkiindiir. Her ¢ekirdegin bir rezonans frekansi vardir ve ayni
frekansta bir radyo dalgasi gonderilirse enerji aktarimi olusur ve bunun
sonucunda bir titresim (rezonans) meydana gelir. Bu durumda protonlar x ekseni

konumuna gegerler.

Sekil 2.1: (a) Manyetik alan icersine koyulan dokuda My konumundaki spinler uygun
RF dalgasi ile M,y konumuna geger. (b) RF dalgas1 kesildikten sonra Mg
konumlarina geri donerler. Bu sirada meydana gelen alternatif akim resimde
gosterilmistir [10].

Maruz birakilan RF siiresine bagli olarak protonlarin manyetik vektorlerinde

farkli acilarda sapmalar meydan gelir.

Bir silire sonra RF dalgalar1 kesildiginde protonlar eski konumlarina geri
donecektir. Bu geri doniis icin aldiklar1 enerjiyi etraflarina yayarlar ve y ekseni
konumuna tekrar erigirler. Protonlarin tekrar denge konumlarina doniis

zamanlar1 relaksasyon olarak adlandirilir.

Enine manyetizasyonun kayboldugu siire T2 relaksasyon zamani, boyuna

manyetizasyonun tekrar olusmasi i¢in gecen zaman ise T1 relaksasyon zamani



olarak adlandirilir. Her doku i¢in T1 ve T2 siireleri degiskendir. Su i¢in T1 ve
T2 siireleri kisa olmak ile beraber yag dokusu i¢in ise uzundur. Bu sebeple T1

ve T2 sireleri gorunti karakteristiklerini etkileyen faktorlerdir [9].

Protonlar1 uyarmak i¢cin RF dalgalar1 gonderen ve gelen sinyalleri algilayan
kisim sarmaldir. Protonlarin denge konumlarina gecerken cevrelerine yaydiklari
enerji, sarmalda bir akim olusturur. Relakasyon siireleri farki sayesinde T1 ve
T2 agirlikli farkli MR sinyalleri elde edilir.

MR gorintulemede kesitsel gorinti almak oénemli bir 6zelliktir. Kesitsel
goriintii, dis manyetik kuvvetin siddeti degistirilerek elde edilir. Manyetik alan
siddeti belirli oranlarda arttirilarak uygulandiginda ayni oranda protonun spin
hiz1 da artacak ve elde edilen sinyal de fazla olacaktir. Bu manyetik alan z
eksenine uygulandiginda protonun kesitteki yeri belirlenirken, x ve vy
eksenlerine uygulanan gradyent alan ile ise protonun koordinatlari belirlenmis

olur. Elde edilen sinyaller dijital olarak goriintiiye doniistiiriiliirler.

MR cihazin1 olusturan en 6nemli parca miknatistir. Bu miknatislar {i¢ baslik

altinda incelenebilir [9].
1- Kalic1 miknatis (Permanent Magnet):

Dogal bir manyetik alan olusturma &zelligine sahip miknatislardir. Manyetik
alan giicli olusturmalar1 agirliklar1 ile orantili oldugundan ¢ogunlukla oldukga
agirdirlar. Ancak ilerleyen teknoloji ile bu agirliklar minimize edilerek daha

hafif miknatislar elde edilmektedir.
2- Direncli miknatis (Resistive Mangnet):

Bu magnetlerin i¢inde elektrik akiminin gectigi bobin seklinde sargilar vardir.
Manyetizasyonu olusturmak icin elektrik akimi kullanilan bu magnetlerde 1s1

tiretimi ¢ok yiiksek oldugundan bir dezavantaj saglamaktadir.
3- Superiletken miknatis (Superconductive Magnet):

En ¢ok kullanilan miknatis tiiriidiir. Daha gii¢lii bir manyetik alan olustururlar
ve diger miknatislar ile elde edilen gérintllere gére daha homojen bir gorunti
elde edilir. Bu homojen goéruntiyu elde etmek icin sistemin +4 Kelvin’de
sogutulmus halde bulunmasi1 gerekir. Sistemin soguk kalma islevini saglamak

icin helym ve nitrojen sivi halde kullanilirlar. Cihazin agik veya kapali her



durumunda araliksiz olarak bu sivilarin bulunmasi saglanmalidir. Maddelerin

eksikligi durumunda sistem hizla 1sinir ve ciddi maddi zararlara sebep olur.

Cihaz1 olusturan bir diger kistm ise bobinlerdir. Ayni1 sekilde inceleyecek

olursak:

1- Duzeltme sargilari (Shim Coils): Manyetik alanin homojenitesini diizeltmek

i¢in kullanilir. Superkonduktif ve rezistif magnetlerin i¢ kisminda bulunur.

2- Gradyan sargilarnn (Gradient Coils): Kesit belirleme, faz kodlama ve
frekans kodlama asamalarini olusturur. Goriintii alma esnasinda olusan seslerin
kaynagi bu kisimdir. Gorintii olusurken hizli bir sekilde acilip kapatilir.
Gradyan sargilar ¢alistiginda uglar1 arasinda farkli manyetik kuvvetler olusur.
Ayni1 zamanda da protonlar da az farkla salinim frekansina sahip olurlar. Bu

sistem sayesinde hasta sabit tutularak farkli kesitlerde goriintii elde edilebilir.

3-Radyofrekans sargilari: RF sargilarinin iki amaci vardir. ilki atomlar
uyarmak ve hastaya uygun sinyalleri belirlenen ag¢1 ile gdondermektir. Diger
amact ise gelen sinyali saptamak ve bu sinyali kaydetmektir. Dokularin RF
dalgalarindan homojen olarak etkilenmesi gerekmektedir. Clunki homojenite

goriintii kalitesini arttiran bir faktordiir.

Son olarak sistemde islenen bu tiim veriler bilgisayarda toplanarak matematiksel

islemlerden gegtikten sonra gorintu haline gelir.

The Inner Workings R idic Freninnay
Transmitter & Receiver
/ Sends and receives radio signals

<2

A/@v

Main Magnetic Coll

o
‘ Creates a uniform magnetic field
"- . -
X Magnetic Coils

Create o varying magnetic field from left to right

Y Magnetic Coils

Create a varying magnetic field from top to bottom

Z Magnetic Coils
Create a varying magnetic field from head to toe

Sekil 2.2: MR cihazinin kesitsel olarak sematik gosterimi [35]



2.2 Tedavi Planlama Sistemleri (TPS)

2.2.1 Eclipse TPS

Eclipse; proton, elektron, dis 1sin, diisiik hizli brakiterapi ve kobalt tedavisi gibi
cesitli tedavi seceneklerini destekleyen kapsamli bir tedavi planlama sistemidir.
Hasta tedavileri i¢in gerekli tiim doz hesaplamalarinin yapildigi tedavi planlama
yazilimidir. Lineer hizlandiric1 cihazinin tedavi teknikleri olan IMRT, Vmat ve
radyocerrahi gibi yiiksek hassasiyetli tedavi metotlarinda doz hesaplamasi
islemleri bu sistem ile kolaylikla yapilabilmektedir. Hesaplama icin asagidaki

algoritma secenekleri kullanilabilir [12]:
« AAA Foton Algoritmasi
e Acuros XB Foton Algoritmasi
e Acuros BV Brakiterapi Algoritmasi
o eMC Elektron Algoritmasi
o Biyolojik Optimizasyon Algoritmas1’dir.

Grafik isleme tinitesi (GPU) ile doz hesaplama asamasi kisa siirede gergeklesir.
Veriler Aria onkoloji bilgi sistemi ile entegredir ve bdylece is akisini
kolaylastirmaktadir. Bilgisayarli tomografi (BT), pozitron emisyon tedavisi
(PET), ve MR goriintiileme yontemleri ile elde edilen goriintiiler kullanilarak
tiimor ii¢ boyutlu halde goriilebilir [12]. Ayrica Eclipse sistemi {izerinde kontur
yapilarak hem tiimoér dokusu hem de kritik organlar belirlenir. MR ve BT
goriintli fiizyonu ve kontur asamasindan sonra planlama asamasina gegilir.
Belirlenen doz uygun sekilde plana yansitilir ve bu sirada doz dagilimini ayni

ekran Uzerinde gérmek mimkindur.

Calismanin yapildigi hastanede Eclipse tedavi sistemi bulundugundan g¢aligsma
bu sistem iizerinden yapilmistir. Planlarda, doz hesaplama asamasinda

kullanilan algoritma AAA foton algoritmasidir.

2.2.2 AAA foton algoritmasi

AAA doz hesaplama algoritmasi sagilan elektronlar, sacilan odak dis1 fotonlar
ve birincil fotonlardan olusan ii¢ boyutlu bir algoritmadir. Igerikte yer alan sabit

bloklar, hareketli kamalar, kompansatorler gibi 1sinlarda diizenlemeye yardimeci



kisimlarin tamami algoritma igerisinde yer almaktadir. Kurulum ve gergek doz
algoritmalarini iceren AAA hesaplama algoritmas: gerekli tiim fiziksel
parametrelerin hizli ve yiiksek dogrulukta belirlenmesini saglar. Ayarlama

prosediirleri belirlendikten sonra ger¢ek doz hesaplamasinda kullanilir.

2.2.3 Monaco tedavi planlama sistemi

Monaco tedavi planlama sistemi Eclipse sisteminden farkli olarak Monte Carlo
algoritmasini icermektedir. Bu algoritma yolu ile planlamada doz hesaplamalari
yapilmaktadir. Sistemde verimliligin artmas1 i¢in 1,024 dinamik kontrol noktasi
bulunmaktadir. Monaco sistemi lizerinde konturlama ve optimizasyon asamalari
uygulanarak tedavi planlar1 olusturulabilmektedir. Bu sistem kullanilarak
yapilan tedavi planlarinda tiim radyoterapi tedavilerinde amaglandig1 gibi hedef
hacimde yuksek doz tutulumu saglanirken g¢evredeki kritik organ ve saglikli

dokularda keskin doz diistisleri elde edilebilmektedir.

2.3 Radyoterapi Planlamasinda Gériintiileme Yontemleri

2.3.1 Bilgisayarh tomografi

Bilgisayarli tomografi yonteminde X 1sinlar1 viicuda ¢izgisel bir bicimde diiser
ve bu sekilde kesitsel goriintiilleme saglanir. Gorlintii alinirken x 1511 tiipli ve
dedektor hasta etrafinda doner. Elde edilen goriintiiyli pikseller olusturur. Bu
pikseller rakamsal degerler ile adlandirilir ve belirli renk tonlarina karsilik
gelirler. Belirlenen rakam skalalar1 (Hounsfield skalasi) -1000 ile +1000
arasinda gri tonlamalardadir. Bu rakamsal karsiliklar sayesinde degerlerde
oynamalar yapilarak yogunluk farklari diizenlenir [18]. Goriintiide 15101 en fazla
absorbe eden bolgeler (kemik dokular gibi) beyaz renkte gérinmektedir ve bu
deger +1000 e karsilik gelmektedir. Ilerleyen teknoloji sayesinde gelistirilmis
olan yeni BT cihazlari ile goriintiilemede daha genis alan1 daha hizli, daha kisa
sureli ve daha az bozulma ile belirlemek mumkindir. Oldukgca yuksek
¢Ozunurluk ile goriintiideki dogruluk orani da artar. Elde edilen goriintiiler
bilgisayarda islenerek ii¢ boyutlu hale getirilir. Islenen veriler radyoterapi
tedavi planlama sistemine aktarilarak tedavi planina hazir hale getirilir. BT
gordntulerinin en biyik sorunu yetersiz yumusak doku kontrastlaridir. Yiiksek

yogunluklu kemikler ¢ok net gdzlemlenebilirken birbirine yakin yogunluktaki



dokular1 ayirt etmek oldukga giictiir. Bu sebeple tedavi planlama sirasinda MR

goriintiileri ile BT goriintiileri flizyon yapilarak plan olusturulur.

Sekil 2.3: Beyin BT goruntusi

2.3.2 Manyetik rezonans goruntileme

MR, yumusak doku kontrast1 ¢ok yiiksek bir goriintiileme sistemidir. Bu 6zelligi
sayesinde iyi huylu ve kot huylu dokularin ayrimini oldukga iyi gézlemlemeyi
saglar. MR goriintlisii, beyin tiimorlerinin radyoterapi tedavi planlamasi
asamasinda da olduk¢a Onemli bir role sahiptir. Tedavi planlamasi1 sirasinda
dikkat edilen nokta, saglikli dokulara zarar verilmeden maksimum verimle
tedavi planinin olusturulmasidir. Hedeflenen maksimum doz mimkin oldukca
timor dokusunda tutulmaya c¢alisilir ve saglikli dokular korunur. MR
gOrintiisiiniin hem tiimoér hacminin hem de dokularin korunmasinda biiyiik yeri
vardir. Tan1 ve tedavi asamalarinda MR goriintiilerinden yararlanilir. Ancak MR
goriintiisii, olusumu itibari ile elektron yogunlugundan meydana gelmedigi i¢in
dogru bir radyasyon doz dagilimi elde edebilmek amaciyla BT goriintiisii ile

flizyonu saglanir. Elde edilen flizyon goriintiisii iizerinden planlama stirdiiriiliir.



Sekil 2.4: Timor dokulu beyin MR gorntsi

2.4 MR Goriuntiuleme Yontemindeki Belirsizlikler

MR goériintiilleme esnasinda olusabilecek bozulmalarin birden fazla sebebi
vardir. Bu bozulmalar da elde edilen goriintiilerde belirsizliklere yol agar. Her
ne kadar yeni cihazlarda bu bozulmalar1 azaltacak yazilimlar gelistirilmis olsa
da yeterli olmadig1 durumlar da mevcuttur. Ozellikle beyin tiimérii tedavilerinde
hassasiyet ve belirsizlikleri mimkin olan en az dizeye indirmek oldukca

onemlidir. Gorlintiilemedeki bu belirsizlikler iki baglik altinda incelenebilir;
e Hasta kaynakli bozulmalar

e Gorintiileme kaynakli bozulmalar

2.4.1 Hasta kaynakh bozulmalar

Hastadan kaynaklanan artefaktlar; hareket (kardiyak, solunum, vaskiler,
peristaltic), ferromanyetik maddeler ve hasta pozisyonunun yanlis olmasindan

kaynaklanir.
2.4.1.1 Hareket sonucu olusan bozulmalar

Gorilintiileme siiresine ve hastanin durumuna gore, hasta fiziksel olarak sabit
kalamayabilir veya istemsiz gerceklesen solunum, kardiyak sistemleri gibi

hareketlerin sonucunda artefaktlar olusabilir. Hastanin sabit kalamadigi

10



durumlarda gerekirse ¢ekim sedasyon altinda yapilir. Istem dis1 olan fizyolojik
hareketler; vaskiiler, kardiyak, solunum hareketleri gibi artefaktlar1 ortadan
kaldirmak i¢in sinyal kaydi bu periyodik hareketlerin yalnizca bir sathasinda
yapilir. Bu islem fizyolojik gate olarak adlandirilir. Bu sayede periyodik hareket

kaynakl1 artefaktlar minimize edilir.
2.4.1.2 Ferromanyetik madde sonucu olusan bozulmalar

Ferromanyetik maddeler; protezler, cerrahi isaret¢iler vb. Bunlarla birlikte hasta
tizerinde bulunan anahtar, metal diigmeler, siis esyalari gibi maddeler de
artefakta yol acar. Bu maddeler goriintiide belirgin bir bozulma olusturur ve

goriintii homojenitesini bozarak kaliteyi diigtiriir.

Bu sebeple olusan bozulmalar i¢in goriintiilleme cihazlarinda bozulma azaltici
yazilimlar mevcuttur. Bu yazilimlar sayesinde goriintiide olusan bozulmalar en

aza indirilebilmekte ve goriintii kalitesi arttirilabilmektedir.
2.4.1.3 Hastanin yanhs pozisyonlanmasi sonucu olusan bozulmalar

MR goriintiillemede hasta pozisyonunun dogru olmasi olduk¢a dnemlidir. Tiim
alic1 sargilarin belli bir hacim duyarlilig1 vardir. Bu duyarlilik sargi merkezinde
maksimumdur ve merkezden uzaklastik¢a azalir. Eger incelenecek alan sargi

merkezinde degilse goriintii kalitesi ve dogrulugu azalir.

2.4.2 Goruntileme kaynakh bozulmalar

MR Goérintilemesinde hata kaynaklari artefaktlar; ortiisme (aliasing), kesme
(truncation), kimyasal sapma, girdap akimlar1 (eddy currents), radyo dalgalari

etkilesimleridir.
2.4.2.1 Ortiisme (Aliasing)

Goruntilenen bolge hasta hacminden kicuk ise veya gorintilenecek hacimden
daha kii¢iik bir FOV aralig1 kullanilirsa olusacak bir artefakttir. Faz kodlama ve
frekans kodlama gradiyentlerinin yerleri degistirilerek ya da faz kodlamada

daha yiiksek matriks kullanilarak artefakt azaltilabilir.
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2.4.2.2 Kesme (Truncation)

Bu artefakti olusturan sebep faz kodlama adim sayisidir. Goriintii i¢in gerekli
olan siirede sinyal kaydi yapilmamasindan kaynaklanir. Bu bozulmayi

diizeltmek i¢in adim sayis1 arttirilabilir.
2.4.2.3 Kimyasal sapma

Kimyasal sapma olay1 ise yag dokusu ve sudaki protonlarin farkli frekanslarda
salinimindan kaynaklanir. Goriintillemede su molekiilleri baz alinir ancak yag
dokusundaki protonlarin da farkli salinimi goriintiide distorsiyon olusturur.
Kimyasal sapma olayr MR goriintiisiini en ¢ok etkileyen ve diizeltilmesi
sirasinda daha ¢ok kayba yol acan bozulmadir. Kimyasal sapma sebebi ile
protonlarin frekanslar1 farkli olacagindan sinyalin geldigi kisim bilgisayarda

yanlis degerlendirilecektir.
2.4.2.4 Girdap akimlan (Eddy Current)

Radyofrekans sinyalini saptamak ic¢in kullanilan alic1 sargilarin belirli
kapasiteleri bulunur. Hastaya gore ayarlanabilen bu kapasite eger uygunsuz ise

goruntd kalitesinde bozulma meydana gelir.
2.4.2.5 Radyo dalgalarn etkilesimi

Sistem dis radyo dalgalar1 kaynaklarindan yeterince ayrilmamis ise dis kaynak

frekansi protonlara belirgin bir etki yaparak goriintiide bozulma olusturur.

2.4.3 Distorsiyon

Radyoterapi planlamada BT ile birlikte, yumusak doku hassasiyeti daha yliksek
oldugundan MR  goriintiileri  fiizyon yapilarak kullanilmaktadir. MR
gorintiileme sirasinda belirli sebeplerden kaynaklanan bozulmalar olmaktadir.

Bunlar asagidaki gibi siralanabilir [19,21]:
e QGradyan alanlardaki 6l¢ekleme hatalar1
e Kimsayal kaymalar
e QGradyan alanlarin lineer olmamasi
e By girdap akim1 (Eddy current)

e Ana miknatistaki kaymalar
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e Farkli anatomik yapilarin manyetik duyarliliklarindaki farkliliklar

Radyocerrahi tedavilerinde uygulanan yiksek dozlar sebebi ile bu bozulmalar
hayati Onem tasimaktadir. Eger diizeltilmezlerse saglikli beyin dokusu veya
timore yakin kritik organlar beklendiginden farkli dozlar alma olasilig1

mevcuttur.

MR gorintileme icin gradyan manyetik alanlar olduk¢a 6nemlidir. Ancak bu
gradyan alanlar dogrusal kabul edildiginden goriintiilerde olusan bozulmalar da
g6z ardi edilmis olmaktadir. MR goriintiileme sistemlerinde dogrusal alan
gradyanlari, uzaydaki her nokta ile bir rezonans frekansinin iligkili olmasini
saglamaktadir. Ancak farkli rezonans frekanslarinin uzamsal lokalizasyonu
incelendiginde dogrusal olmama veya tek bi¢cimli olmama gibi durumlardan
kaynaklanan hatalar olmaktadir. Dogrusal olmama sebebi ile MR goruntilerinde
geometrik distorsiyon olusmaktadir. Bu bozulmalar 6ngériildiigiinden, cihaz
sistemlerinde otomatik olarak hesaplanip minimum hale getirilebilme imkani
bulunmaktadir. Ancak bu geometrik bozulmalar dikkate alinmayacak Olgiide

kiicik kabul edildiginden her klinikte distorsiyon diizeltmesi yapilmamaktadir.

MR goériintiileme siirelerini kisaltmak i¢in bazi1 diizenlemeler yapilmaktadir. Bu
dizenleme icin genellikle ‘Echo-Planar Imaging (EPI)” yo6ntemi
kullanilmaktadir [22]. Yapilan bu diizenlemeler goriintiileme siiresini kisaltsa da
goriintli kalitesini olumsuz yoOnde etkilemektedir. Goriintiileme hizi arttikga
girdap akimlar1 da arttirmaktadir. I¢inden akim gecen bir iletkeni gevreleyen
manyetik alanin yoniinde ya da yogunlugunda yapilan degisiklikler girdap
akimlarinin olusmasina sebep olmaktadir. Girdap akimlarinin degiskenleri;
dongii alani, manyetik aki degisim hiz1 ve iletken direncidir. Bu deger, dongi
alan1 ve manyetik aki degisim hizi ile dogru, iletken direnci ile ters orantilidir.
Olusan girdap akiminin kendi manyetik alan1 vardir ve ortamda olan manyetik
alan ile birbirlerine kars1 direng gostermektedirler. Girdap akimlari kendini
olusturan akimin ozelliklerinde fakat tam tersi dogrultudadir. Bu sebeple,
difiizyon agirlikli goriintiilerde distorsiyon olusmaktadir. Girdap akimlarinin
etkisini diizeltmek i¢in bir diizeltme semasi kullanilmaktadir ve bu sayede

difiizyon agirlikli goriintiilerde olusan distorsiyon en aza indirilebilmektedir.
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Distorsiyonu meydana getiren bir diger etken ise goriintiilenen alanin homojen
olmamasidir. MR goriintiilemede iretilen statik manyetik alanin homojen
olmasi olduk¢a 6nemlidir. Manyetik alandaki degisim goriintiilleme sirasinda
sinyal kaybina neden olmaktadir. Bunun sonucunda ise elde edilen goriintiilerde
yogunluk ve geometri bozulmalari olugmaktadir. Distorsiyonun en az oldugu
alan manyetik alanin merkezidir. Merkezden kenarlara dogru ilerlendiginde
gOrintii alaninin homojenligi daha ¢ok bozulmaktadir. Goriintiide giiriiltii orani
fazla ve yag bastirma orani dogru ayarlanmadiginda homojen olmama
durumundan dogan distorsiyon artacaktir. Goriintiileme hacminin kiiciik
tutulmasi, yagin bastirilmasi ve goriintiillenen hacmin manyetik alan merkezinde

olmas1 distorsiyonu azaltacaktir.

2.5 Radyocerrahi Planlarinda Degerlendirme indeksleri

Teknolojinin gelismesi ile bir¢ok farkli tedavi planlama sistemi {iretilmistir. Her
planlama sisteminin kendine ait bir hesaplama yazilimi mevcuttur. Tiim bu
yazilimlar birbirinden farklidir ve tedavi planlama sistemine 0zel
gelistirilmistir. Hastaya ait SRC tedavi planlarinin kolaylikla incelenip
degerlendirilmesi i¢in ortak bir baslik altinda belirli kriterlere dayanarak elde
edilmis olmalar1 gerekir. Bu kriterlerden baslicalari; konformalite indeks,
gradyant indeks ve homojenite indeks degerleridir. Tedavinin Ongdriilen yan
etkilerini ve ayni hasta i¢in farkli tedavi planlarin1 degerlendirmek bu hesaplar

aracilig1 ile miimkiin olur.

2.5.1 Konformalite indeks (K1)

1993 yilinda Radiation Therapy Oncology Group tarafindan onerilmistir ve
International Commission on Radiation Unitsand Mesurements (ICRU) a bir
raporla tanimlamistir. KI in evrensel olarak uygulanabilirligi onemlidir ¢iinkii
doz voliim histogrami ile elde edilen degerlerin kolay kullanilmas1 gerekir. Kl
kullanilarak hem farkli hastalara ait olan iki tedavi plant hem de bir hasta igin
farkli tedavi teknikleri karsilastirilabilir. Genel olarak KI; rec¢etelendirilmis

referans doz hacminin hedef hacime orani olarak tanimlanir [23].
CI=TV/IPTV (RTOG) (2.2)

TV= Regete izodozu saran hacim
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PTV=Hedef hacim

RTOG tarafindan KI i¢in ideal deger 1 olarak belirlenmistir. Degerin 1 den
biiylik olmas1 hedef hacimden daha fazla alanin 1s1nlanmasi, 1 den kii¢lik olmas1
ise hedef hacimden daha kii¢iik bir alanin 1s1nlanmas1 anlamina gelmektedir. Kl
hesabi igin Paddick’in [23] formulu glinimiizde bircok radyocerrahi merkezinde
yogunlukla kullanilmaktadir. Paddick formiiliinde recgete izodoz ile tiimor
hacminin hangi oranda Ortiistiigli ve dozun hedef hacmi hangi oranda sardigini

6lgmek daha kolaydir. Paddick formiilii asagidaki gibidir:

Cl= (TVpw)? ITVXPIV (Paddick) (2.3)
TVpiv= Recete izodozun tiimorii saran kisminin hacmi
TV=Hedef hacim

PIV=Recete izodoz hacmi

2.5.2 Gradyant indeks (GI)

Radyocerrahi tedavilerinde tedavi plan kalitesini belirleyen diger bir faktor
gradient index degeridir. Gradient indeks degeri hedef hacim sonrasi radyasyon
dozunun keskin diisiisiinii belirleyen 6nemli bir parametredir. Genellikle hedefi
saran regete izodozun hacmi ile dozun %50 ye diistiigii hacmin karsilagtirilmasi
ile elde edilir. Paddick 2006 yilinda [24] GI i¢in asagidaki tanimlamay1
yapmistir:

Gl= PIVyan/PIV (2.4)

PIVy.,=Regete izodozun yarisini saran izodozun hacmi

PIV=Regcete izodoz hacmi

2.5.3 Homojenite indeks (HI)

Timore verilmek istenen doz hesabi i¢in hedef hacmi saran izodoz egrileri
kullanilmaktadir. Herhangi bir merkezi eksendeki doz en yiiksek degere sahiptir
ve kenarlara dogru azalir. Diiz bir mantikla diisiiniildiiglinde dogrusal bir
cizgiye bakildiginda doz dagiliminin esit olmas1 beklenir. Ancak bloklar, viicut
konturundaki doku eksiklikleri, hacim icindeki inhomojeniteler doz
homojenitesini etkiler. Bu nedenle ayni derinlikte ve hacimde farkli dozlar

gozlemlenebilir. Radyoterapide hedef hacim icerisinde homojen bir doz dagilimi
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olusturmak onemlidir. Ancak ¢ok sayida 1s1n demeti ile tedavi planlandiginda
hedef alan i¢i doz homojenitesi bozulabilir. HI hedef hacimdeki maksimum doz
ile minimum doz arasindaki oran olarak tarif edilebilir [25]. Bu degerin 1’den

uzaklasmasi alan i¢i homojenitenin azaldigini ifade eder.

Doz dagiliminin homojen veya heterojen olmasi segeneklerinin hangisinin daha
1yl sonug verecegi tartisma konusudur. Ancak her timdre gore yapilan plan icin
homojen veya heterojen olarak farkli planlar ile basarili sonuglar elde edilir.
Planlarda doz dagilimimi belirleyen etkenler vardir. Ornegin tiimor yogunlugu,
kullanilan es merkez sayis1 gibi etkenler homojenite farkliliklarina yok acar.
Eger birden fazla kullanilan es merkez varsa bu tiimorde doz dagiliminin
heterojen olmasi beklenir. Kii¢iik alanlarda doz dagilimi genellikle homojen
olmaz. Ancak plan kaynakli bir heterojen dagilim s6z konusu oldugunda ¢ok
yaprakli kolimatorler kullanilarak yogunluklarda degisiklik yapmak da
miimkiindiir. Dolayisiyla her plan i¢in yapilan degerlendirme o planin sartlarina

gore olmalidir.
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3. MATERYAL VE METOD

3.1 Arag ve Geregler

Bu tez calismasi, Anadolu Saglik Merkezi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi
departmaninda yapilmistir ve asagida belirtilen cihazlar ve sistem platformlari

kullanilmistir.
e Siemens 3 Tesla MR Magnetom Skyra
e Siemens 1.5 Tesla MR Magnetom Avanto
e GE Discovery RT Bilgisayarli Tomografi cihazi
e Sun Nuclear StereoPHAN

e BrainLab Elements yazilimi

3.1.1 Siemens 3 Tesla MR Magnetom Skyra ve Siemens 1.5 Tesla MR

Magnetom Avanto

Magnetom Skyra 3 T MR gorintileme sistemidir. Miknatis sistemi 3 T
superiletken yapisina sahiptir. Bore genisligi 70 cm olarak tasarlanmistir.
Miknatis uzunlugu 163 cm’dir. Pasif ve aktif besleme mevcuttur. Pasif besleme
kurulum sirasinda yapilmaktadir. Tek c¢ekim ve tek FOV’da ayni anda
kullanilabilen bagimsiz alic1 kanal sayist 24, 48, 64 ve 128’dir. Goruntil
kalitesini ve MR gorlntileme hizin1 arttiran ‘Tim 4G’s ultra ylksek sargi

element yogunlugu’ adi verilen bir teknolojiye sahiptir.

Siemens 1,5 Magnetom Avanto MR cihazi, gii¢lii gradyant yapisi sayesinde
yiksek c¢ozunurlukli goruntu kalitesi elde etmek mumkindir. 50 cm FOV
genigligi mevcuttur. Tim dizaynt bu cihazda da mevcuttur. 76 tane entegre
edilmis matriks sargi element yapisi vardir ve tek goruntiileme matriksinde
32’ye varan bagimsiz RF kanali bulunmaktadir. Bore genisligi 60 cm’dir.
Sistem uzunlugu 160 cm’dir. Kullanictya her ¢ekimi hastaya 6zel

bireysellestiren “Dot” teknolojisi bulunmaktadir.
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SIEMENS

Sekil 3.1: Siemens 3 Tesla MR Magnetom Skyra Cihazi [36]
3.1.2 GE Discovery RT bilgisayarh tomografi cihaz

Discovery RT cihazi ile gantry boyunca her noktada tomografi goriintii sii elde
edilebilmektedir. Cihaz 80 cm bore genisligine sahiptir ve 170 cm uzunluga
sahiptir. MaxFOV algoritmas1 ile alan icindeki tiim noktalar rahatlikla
goruntilenebilmektedir. 100 kW jenerator ile guglendirilmis yapisi sayesinde
0,625 mm gibi ¢ok kii¢lik kesit kalinliklarina kadar ¢ekim yapilabilmekte ve
MicroVoxel teknolojisi ile 2 boyutlu ve 3 boyutlu goéruntulerde yeniden
yapilandirma yapilabilmektedir. Bu cihazin MAR yazilimi sayesinde metal
artefaktlarda maksimum azaltma yapilabilir. Boylece daha dogru ve kaliteli bir
goriintii elde edilebilmektedir. Bu sayede implantlar, omurga vidalar1 ve dis
dolgular1 gibi viicuttaki metallerin neden oldugu artefaktlar azaltilarak kontur
i¢in daha dogru bir goriintii olusturulabilir. 4 boyutlu gorintileme sistemi ile
solunum sirasinda olusan tiim degisimleri goriintiilemektedir. Deviceless 4D
yazilimi ile tedavi planlamasi i¢in 4 boyutlu goriintiiler olusturulmakta ve bu
goriintiiler yardimiyla farkli fazlarda hedef ve kritik organlarin hareketleri

kolaylikla takip edilerek konturlanabilmektedir.
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Sekil 3.2: Discovery RT

3.1.3 Sun Nuclear StereoPHAN

StereoPHAN, MR ve BT goéruntileri, goérinti fizyonu, QA gibi tedavi
planlamast ve asamalarinin vazgeg¢ilmez basamaklarini analiz etmek igin
gelistirilmis Stereotaktik QA test fantomudur. Optik ve geometrik izomerkez,
tablo indeksleme ve CBCT - MV/kV hizalamasi, nokta ve film doz dél¢imleri

gibi geometrik dogrulugu degerlendirmek i¢in kullanilir.

CT/MR goriintii flizyon algoritmasinin dogrulugunu belirlemek amaci ile
kullanilan ve fantomun aksesuarlarindan biri olan kiip, igerisi mineral yag ile
doludur ve degisen boyutlarda ii¢ kiiresel oyuk icerir. U¢ boyutlu bu kiresel
yapilar sayesinde CT ve MRG goriintiilerindeki filizyonun dogrulugu test
edilebilir. Beraberinde i¢i sivi dolu bir kiip bulunmaktadir ve MR goriintiisii

alinirken sinyali saglamaktadir.
Genel olarak;
e Stereotaktik (SRS/SRT/SBRT) end-to-end test
e CT icin goriintii flizyon algoritmalarinin kalite glivencesi
e MRG gorintileme yéntemleri
e Iyon odalari ile izomerkezde mutlak, rolatif ve nokta doz dozimetri

e QA olgiimleri; film kullanarak ilgili doz dagilimi uygulamalar1 igin

kullanilir.
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Sekil 3.3: Sun Nuclear Stereophan

3.1.4 BrainLab Elements

BrainLab Elements programi, tedavi planlama ve goriintiileri degerlendirme
asamasinda oldukga kolaylik saglamaktadir. Akilli firga ile goruntilerin kontur
asamasinda kisa siirede ve kolayca tiim kesitlerinde es zamanli uygulama imkani
sunmaktadir. Ayni zamanda MR goriintiilerindeki bozulmalar1 belirler, bu
bozulmalar1 diizeltir ve bozulmanin Ol¢iislinii belirler. Hasta goriintiileri
Elements adi verilen yazilima aktariip MR ve BT goriintiileri flizyonu
yapildiktan sonra hesaplama asamasi ile ‘cranial distortion correction’

algoritmasi kullanilir. Bu algoritmanin 6zellikleri kisaca agsagidaki gibidir:

Bu algoritma CT-MR, MR-MR ve MR-DTI gorinti modelitelerinde
calismaktadir. Referans goriintii seti rijit flizyon yapilan seti daha iyi deforme
ederek ‘diizeltilmis goriintii seti’ olusturmaktadir. Yazilim bu eslestirmeyi
yaparken genellikle ana anatomik yapilar1 referans almaktadir. Cekim kalitesi
ve goriintli kesitlerindeki parlaklik farkliliklarindan hassasiyet etkilenmektedir.
Yazilimin c¢alisabilmesi i¢in en az 10 kesit gerekmektedir. Goriintii alim1 aralik
birakilmadan yapilmali ve kesit kalinlig1 4 mm’den diisiik olmalidir. Kesitlerin
yiksek c¢ozunurlikll, yiiksek kontrastlt ve minimal artefaktli olmasi sonucun

dogrulugunu arttirmaktadir.

3.1.5 Fantom élgumleri

Calisma i¢in Sun Nuclear marka Sterecophan model fantom kullanilmistir.
Fantom ger¢ek insan boyutlarina ve dokusuna uygun oldugundan BT ve MR

cihazinda hasta ile benzer sekilde pozisyonlanabilmektedir.
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Calisma icin Discovery RT cihaz1 kullanilarak 0,625 mm kesit kalinligi
kullanilarak BT goriintiileri alinmistir. Bu goriintiiler 3 boyutta yapilandirilarak
Eclipse planlama sistemine aktarilmistir. Ardindan boliimdeki 1,5 T ve 3 T MR
cihazlar1 kullanilarak 1 mm kesit kalinliginda fantomun MR gorintuleri
alinmistir. Gorilintlilenen fantomda, i¢i insan dokusuna es deger olan mineral
yag ile dolu ii¢ oyuklu aksesuar kullanilmistir. T1 ve T2 surelerinde MR
gorintiileri alinan fantomdan elde edilen tiim veriler Eclipse planlama sistemine
aktarilmistir. Eclipse planlama sistemine gonderilen BT ve MR goriintiileri
yazilimin Dicom Import/Export programi kullanilarak konturlama istasyonuna
indirilmigtir. Konturlama istasyonunda BT goriintiileri referans goriintii alinarak
tum T1 ve T2 goruntulerinin fizyonu yapilmistir. Fantom igerisindeki referans 3
balon yapi referans olarak cizilerek distorsiyona bagli MR goriintiilerindeki

sapmalar x,y,z koordinatlarinda vektdrel olarak belirlenmistir.

3.1.6 Hasta tedavi planlamasi

Calisma i¢in Anadolu Saglik Merkezi Radyasyon Onkolojisi departmaninda
daha dnce tedavi gormiis 13 hastaya ait MR ve BT goriintiileri kullanilmistir. Bu
goriintiilerdeki toplam 40 lezyon c¢alismaya dahil edilmistir (Sekil 3.4).

Lezyonlar asagidaki gibi iki ayr1 lokalizasyona ayrilarak incelenmistir.

Sekil 3.4: Planlamasi yapilan toplam 40 lezyonun lokalizasyon bilgileri
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e Manyetik alan merkezine yakin, merkezi eksen yerlesimli lezyonlar

(Grup 1)

e Merkezi eksenin 3 cm disinda, manyetik alan merkezine 1.gruba gore

daha uzak lokalize olmus sag ve sol yerlesimli lezyonlar (Grup 2)

Calisma i¢in yukarida bahsedilen 2 grup i¢in toplam 13 hasta ve 10’ar lezyon
se¢ilmistir. Distorsiyona manyetik alan siddetinin etkisini incelemek icin 1,5 T
ve 3 T MR kullanilmistir. Manyetik alan merkezine yakin merkezi eksen
yerlesimli lezyonu olan 1. Grup i¢in 1,5 T ve 3 T cihazlarinda MR ¢ekilmis
10’ar lezyon secilmistir. Benzer sekilde merkezi eksenin 3 cm disinda, manyetik
alan merkezine 1. Gruba gore daha uzak lokalize sag ve sol yerlesimli lezyonu

olan 2. Grup i¢in 10’ar lezyon secilmistir.

Tim hasta BT, MR gorintuleri oncelikle Eclipse planlama sisteminden
cikarilarak Brainlab element sistemine aktarilmistir. Element sisteminde
referans goriinti BT (zerine, tim T1 ve T2 MR goéruntulerinin flzyonu
yapilmigtir. Fiizyon sonrasit distorsiyon diizeltme algoritmasi1 kullanilarak
yazilim yardimiyla distorsiyon diizeltmeleri yapilmistir. Distorsiyon diizeltmesi
yapilan her goriintii iizerindeki GTV’ler doktor tarafindan c¢izilmistir. Bu
GTV’lere klinigin protokolii olan 1 mm aralik verilerek PTV’ler
olusturulmustur. Hastanin yeni olusan “CT structure seti” ¢ikarilarak yeniden
Eclipse planlama sistemine aktarilmistir. Benzer sekilde Eclipse planlama
sisteminde orijinal CT Uzerine tum T1 ve T2 MR setlerinin fiizyonlar1 yapilmis
ve ayni doktor tarafindan GTV konturlamasi yapilarak benzer sekilde 1 mm
PTV araligi verilmistir. Boylece tek bir timor i¢in elimizde iki ayr1 ‘BT
structure set’ olusturulmustur. Eclipse planlama sisteminde olusturulan PTV
hacimleri distorsiyon diizeltmesi yapilmadig: i¢in “diizeltilmemis PTV hacmi”
ve Brainlab element sisteminde olusturulan PTV hacimleri distorsiyon
correction algoritmast kullanilip distorsiyon diizeltmesi yapildigi igin
“diizeltilmis PTV hacmi” olarak tanimlanmistir. Tiim vakalarin kritik organ

konturlamalar1 klinik dozimetrist tarafindan yapilmistir.
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Sekil 3.5: Distorsiyon diizeltmesi yapilmis PTV (Sar1) ve distorsiyon diizeltmesi
yapilmamis PTV (Kirmizi)

Diizeltilmis ve diizeltilmemis PTV hacimlerine ait tedavi planlamalar1 Eclipse
planlama sisteminde yapilmistir. Konturlanan hedef hacimlerde iyi doz
gradyenti saglamak icin her tiimore 0,5 mm araliklarla toplam 4 kabuk
cizilmistir. Kabuklar PTV ylizeyinden 1 mm uzaklikta baglayip 2 cm uzakliga
kadar devam etmektedir. (Sekil 3.6). Tum vakalar icin tek fraksiyon 16-18 Gy
doz regete edilmistir. Tedavi teknigi olarak Vmat teknigi kullanilmaistir.
Diizeltilmemis ve diizeltilmis tiim PTV hacimleri benzer planlama teknigi ile
planlanarak, planlama siirecindeki farklarin doz dagilimlarina katkisi elimine
edilmistir. Planlamada her lezyon i¢in 2 arc (tam veya parsiyel) kullanilmistir.
Optimizasyon planlamanin SRC modilii segilerek yapilmistir. Analytical
Anisotropic Algorithm (AAA) hesaplama algoritmast tiim hesaplamalarda
kullanilmistir. Optimizasyon i¢in kullanilan tim parametreler her iki PTV hacmi
igin de aynidir. Optimizasyonlarda heterojen plan yaklasimi esas alinmigtir.
Tim PTV’lerde hedef i¢i maksimum doz %130’un altinda tutulmustur. Tiim
hesaplamalar 0,1 cm grid size araliginda yapilmistir. Hesaplamalarda kabuklara
doz tanimlamalar1 yapilarak hedef sonrasi keskin doz disiisleri saglamak

amaglanmistir.

Diizeltilmis ve diizeltilmemis PTV hacimlerine ait tiim planlar doz hacim
egrileri (dose volume histogram) kullanilarak degerlendirilmistir. Tiim planlarda
PTV hacminin en az %95’i dozun %100’{inii alacak sekilde plan yapilmistir.
Distorsiyona bagli diizeltme yapilmamis MR Uzerinden ¢izilen PTV
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hacimlerinin doz kapsama oranlar1 diizeltme yapildiktan sonra yapilan planlarda
tekrar bakilmistir. Boylece distorsiyon diizeltmesi yapilmayan planlarda dozun
hedefi hangi oranda kagirdig ile ilgili veriler toplanmistir. Tiim planlara ait KI,
GI degerleri Paddick formiilii kullanarak hesaplanmistir. Sonug¢lar Mann-

Whitney U testi kullanilarak istatiksel olarak degerlendirilmistir.

Sekil 3.6: PTV yiizeyinden 1 mm uzakliktan baglayarak 0,5 mm araliklarla ¢izilmis
kabuklar
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4. SONUCLAR

4.1 Fantom Sonuclari

Fantom oOlg¢limleri i¢in Stereophan kullanilmistir. Fantomun 1,5 T ve 3 T MR
goriintiileri alinarak manyetik alan siddetine bagli goriintiide olusan distorsiyona
bakilmistir. Fantomun merkezindeki biiyiik yuvarlak hacim (Buyuk) ile her iki
yandaki kiguk yuvarlak hacimler (Kugik L ve Kigik R) BT-MR flzyonu
sonrast karsilagtirilmigtir (Sekil 4.1). Her {i¢ alanin merkezi, tomografi
goruntisinde hesaplanarak MR goruntilerinde bu merkezden vektorel

sapmalara bakilmistir.

Kaigtik R

a

Sekil 4.1: Stereophan fantomu a)BT b) MRG ve ¢) BT-MR flizyon gorntlsi

T1 agirlikli, 1,5 T taramalar i¢in, Blyilk, Kicik R ve Kuguk L hacimleri igin
ortalama yer degistirme sirasiyla 0,14 mm, 1,35 mm ve 1,73 mm olarak
hesaplanmistir. T2 agirlikli, 1,5 T taramalar i¢in, Blylk, Kicik R ve Kiguk L
hacimleri i¢in ortalama yer degistirme sirasiyla 0,2 mm, 2,26 mm ve 1,63 mm
olarak hesaplanmistir. Benzer sekilde T1 agirlikli, 3 T taramalar igin, BlyUk,
Kiclk R ve Kigik L hacimleri igin ortalama yer degistirme sirasiyla 0,17 mm,
1,88 mm ve 1,4 mm olarak hesaplanmistir. T2 agirlikli, 3 T taramalar igin,
Buyuk, Kuglk R ve Kiglk L hacimleri igin ortalama yer degistirme sirasiyla 0,2
mm, 2,06 mm ve 1,84 mm olarak hesaplanmistir (Sekil 4.2 ve 4.3).
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T1 Sekansi

2
1,8
—_ 1,6
€
é 1,4
c 1,2
s 1
"
5 0,8
k7] 0,6
8 o4
0,2
o L el
Buyuk (mm) Kuglk R (mm) Kuguk L (mm)
mT1(1,5) 0,138 1,349 1,73
mT1(3T) 0,174 1,881 1,4

Sekil 4.2: T1 agirlikli1 1,5 T ve 3 T MR goriintiilerinde hesaplanan distorsiyon

degerleri
T2 Sekansi
2,5
—E~ 2
E
- 15
]
=
2 1
]
k%)
o 0,5
o | I
Bilylk (mm) Kigik R (mm) Kagik L (mm)
mT2(1,5T) 0,2 2,256 1,634
mT2(37) 0,2 2,059 1,838

Sekil 4.3: T2 agirlikli 1,5 T ve 3 T MR goriintiilerinde hesaplanan distorsiyon

4.2 Hasta Plan Degerlendirmeleri

degerleri

Tedavi planlamasi yapilan hastalarin dagilimi Sekil 4.2 de gosterilmektedir.
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Distorsiyon Distorsiyon Distorsiyon Distorsiyon Distorsiyon Distorsiyon Distorsiyon

Distorsiyon diizeltmesi diizeltmesi diizeltmesi dizeltmesi clipalimes| diizeltmesi diizeltmesi

diizeltmesi yapilmig
PTV (10 Lezyon)

yapilmamig PTV yapilmis PTV yapiimamig PTV yapilmig PTV yapilmamis PTV yapilimis PTV yapiimamig PTV
(10 Lezyon) (10 Lezyon) (10 Lezyon) (10 Lezyon) (10 Lezyon) (10 Lezyon) (10 Lezyon)

Sekil 4.4: Calisma i¢in planlanan hasta dagilim tablosu

Eclipse planlama sisteminde fiizyon sonrasi distorsiyon diizeltmesi yapilmadan
ve ayni lezyonlara Brainlab Element yaziliminda mevcut Cranial Distortion
Correction yazilimi ile distorsiyon diizeltmesi yapildiktan sonra olusturulan
planlar icin hesaplanan ortalama KI degerleri Cizelge 4.1’de gosterilmektedir.
TUm hasta MR’lar1 T1 vibe goriintiisiidiir. Benzer sekilde tiimor sonrasi keskin

doz diisiisti gosteren ortalama GI degerleri Cizelge 4.2°de gosterilmektedir.

Cizelge 4.1: Toplam 40 lezyon icin ortalama KI degerleri

KI (Ortalama)

Grup 1 Diizeltilmis 0,851

1,5 Tesla Diizeltilmemis 0,773
Grup 2 Diizeltilmis 0,788

Diizeltilmemis 0,799

Grup 1 Diizeltilmis 0,801

3 Tesla Diizeltilmemis 0,826
Grup 2 Diizeltilmis 0,782

Diizeltilmemis 0,808
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Cizelge 4.2: Toplam 40 lezyon igin ortalama GI degerleri

Gl (Ortalama)

Grup 1 Diizeltilmis 4,324
1,5 Tesla Diizeltilmemis 4,035
Grup 2 Diizeltilmis 4,002
Diizeltilmemis 4,009
Grup 1 Diizeltilmis 4,487
3 Tesla Diizeltilmemis 4,99
Grup 2 Diizeltilmis 3,942
Diizeltilmemis 4276

Diizeltilmis ve diizeltilmemis planlarda recete edilen izodoz PTV hacminin en
az %95’ini kapsayacak sekildedir. Diizeltilmis planlar elde edildikten sonra ayni
planlar {izerinde diizeltilmemis PTV hacimlerinin kapsamasi1 hesaplanarak,
distorsiyonun PTV kapsamasina etkisi incelenmistir (Sekil 4.5). Distorsiyon
diizeltmesi yapilan tiim planlarda ortalama kapsama tiim gruplarda %95’in
istiindedir. Distorsiyon diizeltmesi yapilmayan tiim gruplarda ortalama kapsama
%90 (%76,9-%96,4)’1n altinda hesaplanmistir. 1,5 T MR goriintiileme yapilan
Grup 1 hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon diizeltmesi yapilan planlarda
daha iyi bulunmustur. 1,5 T MR goériintiilleme yapilan Grup 1 hastalarda sonug
istatiksel olarak anlamlidir (p=0,001). 1,5 T MR goriintileme yapilan Grup 2
hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon diizeltmesi yapilan planlarda daha
iyi bulunmustur. 1,5 T MR gorintiileme yapilan Grup 2 hastalarda sonug
istatiksel olarak anlamlidir (p=0,002). Benzer sekilde 3 T MR gorintileme
yapilan Grup 1 hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon diizeltmesi yapilan
planlarda daha iyi bulunmustur. 3 T MR goriintiileme yapilan Grup 1 hastalarda
sonug istatiksel olarak anlamlidir (p=0,000). 3 T MRI goriintiileme yapilan
Grup 2 hastalarda ortalama kapsamalar distorsiyon diizeltmesi yapilan planlarda
daha iyi bulunmustur. 3 T MRI goriintiilleme yapilan Grup 2 hastalarda sonug
istatiksel olarak anlamlidir (p=0,000).
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Sekil 4.5: Distorsiyon diizeltmesi yapilan ve yapilmayan planlarda recete edilen dozu
PTV kapsama oranlari

Tim tedavi planlama gruplarinda diizlemsel boyutta distorsiyon hesaplamalari
yapildiginda, yiiksek manyetik alan siddeti (3 T) ve merkez eksen disi
yerlesimli tiimorlerde distorsiyonun daha fazla oldugu goériilmiistiir. Hesaplanan
ortalama distorsiyon degerleri Cizelge 4.3’de gorulmektedir. 1,5 T ve 3 T MR
cihazlarinin her ikisi i¢in de maksimum yer degistirme timoriin merkezden en
az 3 cm den daha uzak oldugu Grup 2 tiimorlerde gerceklesmistir. Manyetik
alan siddetinden bagimsiz merkezi yerlesimli tiimdrlerde (Grup 1) distorsiyon
benzerdir. (1,5 T=0,68 mm, 3 T=0,75 mm). Dizlemsel eksende hesaplanan

maksimum ve minimum distorsiyon degerleri Sekil 4.6’de verilmistir.

Cizelge 4.3: Farkli manyetik alan siddetinde farkli lokalizasyonlardaki tiimorler
i¢in hesaplanan ortalama distorsiyon degerleri

Ortalama Distorsiyon(mm)

Grup 1 0,68
1,5 Tesla

Grup 2 1,07

Grup 1 0,75
3 Tesla

Grup 2 1,15
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5. TARTISMA

Stereotaktik radyocerrahi tedavisinde, belirlenmis olan timor dokularina
maksimum doz verilirken c¢evresindeki saglikli dokular miimkiin oldugunca
fazla korunmaktadir. Normal dokularin korunmasi keskin doz diisiisleri ile
saglanir. SRC tedavilerinde uygulanan dozlarin ¢ok yiiksek olmasi nedeniyle
hedefin en dogru sekilde lokalize edilmesi ve tedavide dozun dogru bdlgeye
uygulanmasi mutlak zorunluluktur. Nekroz riskinin yiiksek oldugu beyin gibi
dokularda SRC planlandiginda goriintiileme, fiizyon veya goriintii esliginde
radyoterapi uygulamalarinda gergeklesecek kiigiik sapmalar biiyiik riskler

olusturabilmektedir.

Beyin timorlerinin tedavisinde radyoterapi onemli yer tutmaktadir. Klinik
uygulamalarda MR goriintiilleme teknigi ile dokulardaki fiziksel 6zellikleri en
ince detayina kadar tespit etmek miimkiin olabilmektedir [20]. CT ile
karsilastirildiginda yumusak doku kontrastlanmasi, hedef ve kritik organ
sinirlarin1 belirlemedeki hassasiyeti nedeniyle intrakranial SRC tedavilerinde
MR yogunlukla uygulanmaktadir. Bu uygulamalardaki temel sorunlardan bir

tanesi MR goriintiilerinde olusan geometrik distorsiyondur [6,19,21].

MR goriintiilerindeki distorsiyonun birgok sebebi vardir. Bunlardan baslicalari;
gradyan alanlardaki 6l¢ekleme hatalari, kimsayal kaymalar, gradyan alanlarin
lineer olmamasi, By girdap akimi, ana miknatistaki beslenme anomalileri ve
farkli anatomik yapilarin manyetik duyarliliklarindaki farkliliklar olarak
siralandirilabilir [26,30]. Gradyan alanlardaki olgekleme hatas1 genellikle
cihazin yanlis kalibrasyonu sonucu ortaya ¢ikmaktadir ve hassas bir kalibrasyon
ile duzeltilebilir. Miknatistaki beslenme anomalileri genellikle ¢cok nadir géralir
ve standart beslenme prosediird ile kontrol edilebilmektedir. Bu tip bir
distorsiyon genellikle MR spektroskopi c¢alismalarinda problem olarak ortaya
ctkmaktadir [19]. Kimyasal kaymaya bagli distorsiyonda hidrojen atomlar1 az
farkli frekanslarda farkli materyallere tutunurlar (6rnegin su ve yag). Kimyasal

kaymalar flizyon uygulamalarinda 6nemli bir problem olmamaktadir. By alan
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gecislerinden sonra gradyant sargilar tarafindan iiretilen ana miknatistaki girdap
akimi distorsiyona ve artefaktlara yol ag¢maktadir. Gradyant sistemleri

zirhlayarak girdap akimina bagh etkiler azaltilabilmektedir [19].

Geometrik distorsiyonun iki 6nemli kaynagi gradyant alanlarin lineer olmamasi
(non-linearite) ve farkli anatomik yapilarin manyetik duyarliliklarindaki
farkliliklardir. Siebert ve ark MR sekanslarindan bagimsiz olarak, ham MR
verilerinden goriintli liretilirken gradyant alanlarin lineer kabul edildigini fakat
ger¢ekte lineer olmayan gradyant alanlarindan dolayir distorsiyon meydana
geldigini belirtmistir [26]. Giinlimilizde daha hizli1 ve giiclii gradyant sargilar
uretilmesi nedeniyle yeni cihazlarda bu lineer olmayan gradyant alanlar daha
nadirdir. Gradyant alanlarda mevcut non-linearite MR cihazlarindaki farkli
dizaynlara bagli  degisiklik  gostermektedir [31,32]. Firmalar kendi
cihazlarindaki dogrusal olmama durumuna bagli distorsiyonu hesaplayip
duzeltebilmektedirler [33,34]. Fakat genellikle bu duzeltmelerin ¢ok kiguk ve
Onemsiz oldugu diisiintilerek  kliniklerde tam olarak uygulanmamaktadir.
Radyolojide bu dizeltmeleri uygulamak birgcok durumda énemsiz olabilmektedir
fakat radyasyon onkolojisinde 6zellikle SRC tedavilerinde milimetrik sapmalar
hedefin yanlis lokalizasyonuna sebep olmakta ve dolayisiyla hedefi kapsamasi

amaclanan recete dozun yanlis alana verilmesine yol agabilmektedir.

Bu calismada farkli yerlesimli intrakranial beyin metastazlarinda distorsiyonu
hesaplamak ve klinik etkilerini arastirmak amag¢lanmistir. Calisma iki basamakli
yapilmistir. Birinci basamakta Stereophan kullanilarak cihaz izomerkezinde ve
kenarlarinda distorsiyona bagli goriintiideki yer degistirme hesaplanmistir.
Ozellikle cihaz esmerkezinden uzak Kiclk R ve L hacimlerinde distorsiyon
degerinin esmerkezdeki Blylk hacmine gére daha arttigi ve maksimum T2
agirlikli 3 T ¢ekiminde Kiglk R hacmindeki distorsiyonun 1,881 mm oldugu
saptanmistir. Bu sonuglar Moerland MA ve ark. tarafindan bulunan sonuglar ile
benzerdir [29]. Moerland ve ark. 10 hasta ile yaptiklar1 ¢aligsmada distorsiyonu -
2 ile 4 mm arasinda hesaplamislardir. Litaratiirde manyetik alan siddetine bagh
ve MR sekanslar1 arasinda farkin distorsiyona etkisinin gdosterildigi calisma
sayist sayica ¢ok azdir. Bu calisma sonucuna gore T2 agirlikli serilerde olusan
distorsiyonun hem esmerkezde hem de kenarlarda T1 agirlikli serilere gore daha

bliyiik oldugu sdylenebilir. Benzer sekilde 1,5 T manyetik alan siddetinde
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distorsiyonun 3 T’ya goére hem merkezde hem de kenarlarda daha diisiik oldugu
ifade edilebilir. Karger ve ark. fantomda farkli lokalizasyonlardaki distorsiyonu
15T ve 3T MR cihazlarinda karsilastirmislar ve 3 T MR cihazlarinda
distorsiyonun en fazla oldugunu belirtmiglerdir [28]. Bu sonug¢ yukarida

belirtilen bizim sonuclar ile benzerlik gostermektedir.

Bu calismanin ikinci basamaginda lezyonlar cihaz esmerkezine yakin (Grup 1)
ve kismen daha uzakta (Grup 2) olmak tizere iki gruba ayrilmistir. Her grup i¢in
1,5 T ve 3 T’da goriintiiler alinmistir. 3 T gorlntii alinan Grup 2 hastalarda
ortalama distorsiyon 1,15 mm olarak hesaplanmistir ve bu tim gruplar iginde
bulunan en yiiksek ortalama distorsiyon degeridir. Benzer sekilde maksimum
distorsiyon bu grupta hesaplanmistir (2,5 mm). Bu sonuglar Seibert ve ark.
buldugu sonucglara benzerdir [26]. 28 hasta ile yapilan calisma sonucunda
Siebert ve ark. maksimum 3,9 mm, ortalama 1,2 mm distorsiyon
hesaplamiglardir. Pappas ve ark Siemens 3 T ile yaptiklar1 calismada
distorsiyonu ortalama 0,82 mm olarak hesaplamislardir [6]. Bu sonu¢ bizim
calismada bulunan 3 T Grup 1 hastalardaki 0,75 mm degeri ile oldukca
ortismektedir. Bu c¢alismamizda distorsiyon diizeltmesi yapilan tiim hasta
gruplarinda ortalama recete dozu kapsama orani >%95 olarak bulunmustur.
Distorsiyon yapilmayan planlarda regete doz kapsama orani ortalama <%90
olarak bulundu.  Lezyon hacmi Kkiclik ve cihaz izomerkezinden uzak
lezyonlarda sonucun daha dramatik oldugu gosterildi (%76,9). Bu sonuglar
Seibert ve ark. buldugu sonuclara benzerdir [26]. Siebert ve ark. ¢alismalarinda
diizeltme yapilmayan grupta regete dozu kapsama oraninin %90’ 1n altina

distiiglinii bildirmislerdir.

SRC planlarinda elde ettigimiz veriler degerlendirildiginde distorsiyon kaynakl1
timoriin konumundaki degisim hedefin yeterli dozu alamadigini gostermektedir.
Distorsiyon diizeltmesi olmadan bdyle bir farkliligi gézlemleyerek dizeltmek
miimkiin olmaz. Diizeltme yapilmadigi takdirde ise uygulanan tedavi beklenen
sonucu vermeyebilir. Planlama sistemi, tiimor yer degistirmesini belirleyecek
yazilima sahip olmadigindan mevcut verilerle hazirlanan planda dozun timdri
yeterince sardigin1 gosterecektir. Uc boyutta diizeltme yapilarak olusan
distorsiyon duzeltilebilir ve givenli tedaviler uygulanabilir. Tedavi araligini

biiylitmek distorsiyon etkisini azaltmak i¢in diger bir yontem olabilmektedir.
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Ancak bu normal dokularin daha fazla doza maruz kalmasi ile sonuglanabilir.
Distorsiyonun planlamaya etkisini inceleyen ve kullaniciya kalite kontrol
konusunda yol gosterici olacak AAPM (American Association of Physicists in
Medicine) Task Group direktifleri halen hazirlilk asamasindadir ve

yayinlanmamaistir.
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