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OZET

Boran, O. Akciger Kanserlerinin Radyoterapisinde Yogunluk Ayarli Ark Tedavi
Teknigi ile iki Farkli Doz Hesaplama Algoritmasmin Karsilastirilmasi. Istanbul
Universitesi Saghk Bilimleri Enstitiisii, Temel Onkoloji A.B.D. Yiiksek Lisans Tezi.
Istanbul 2018.

Tedavi planlama sisteminde (TPS) yapilan doz hesaplarinin dogrulugu radyoterapi
tedavisinde ¢ok biiyilk 6nem arz etmektedir. Bu sebeple 1sinlanacak bolgedeki farklh
elektron yogunluklarma sahip yapilar1 dogru analiz edecek ve bu dogrultuda hesaplama
yapacak algoritmalara ihtiya¢ duyulmaktadir.

Calismamizda Eclipse 15.1 TPS’de yaygin olarak kullanilan Analytical Anisotropic
Algorithm (AAA) ile gelismekte olan Acuros XB (AXB) final doz hesaplama
algoritmalarinda  VMAT teknigi ile 20 akciger kanserli hastanin tedavi planlari
karsilagtirilarak iki algoritmanin birbirlerine karsi iistlinliikleri aragtirilmisgtir.

Tedavi planlarmin tamaminda hedef hacmin %95’i regete edilen dozu alacak sekilde
izodoz hatt1 se¢ilmis ve akciger gibi diisiik yogunluklarda doku inhomojenitesinde
yapici diizeltmeler saglayan intermediate doz optimizasyonu kullanilmistir. Ayrica
hedef hacmin yakininda bulunan kritik organlar doz limitlerinin altinda tutularak
koruma saglanmistir. Doz hesabinda algoritma farkliliklarin1 gorebilmek igin tedavi
planlarinda kritik organ ve hedef hacim optimizasyon degerleri ayni1 tutulmustur.

VMAT teknigi ile hazirlanan her plan doz-voliim histogram (DVH)’ inda hedef hacim,
kritik organ dozlari, homojenite indeksi (HI), konformite indeksi (CI) ve monitor
unit’leri (MU) bakimindan degerlendirilmistir.

Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) ve Acuros XB (AXB) doz hesaplama
algoritmalarinin degerlendirme sonucunda birbirlerine ¢ok yakin veriler elde edilerek,
klinikte kullanim1 anlamli bir fark teskil etmeyecegi sonucuna varilmastir.

Anahtar Kelimeler: AAA, AXB, VMAT, Akciger Kanseri, Inhomojenite
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ABSTRACT

Boran, O. Comparison of Intensity Modulated Arc Radiotherapy Technique and two
different dose calculation algorithms in the radiotherapy of lung cancers. Istanbul
University, Institute of Health Science. Department of Basic Oncology. Master of
Science Thesis. Istanbul 2018.

The accuracy of dose calculations in the treatment planning system (TPS) is very
important in the treatment of radiotherapy. For this reason, algorithms that will
accurately analyze and calculate structures with different electron density in the area to
be irradiated are needed.

In our study, the advantages or disadvantages of the two algorithms compared and
research against each other if the treatment plans of 20 lung cancer patients with the
VMAT technique in the final dose calculation algorithms of Acuros XB (AXB)
devoloping with the Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) widely used in the
Eclipse 15.1 TPS.

In all of the treatment plans, the isodose line was selected to receive the prescribed dose
as 95% of the target voliime and intermediate dose optimization was used to provide
construstive corrections at low concentrations of tissue density such as lungs. In
addition, critical organs near the target voliime are protected by keeping the dose limits
below. In order to see the differences algorithm in the dose calculation, critical organ

and target volume optimization values were kept in the treatment plans equal.

Each dose prepared with the VMAT technique was evaluated on the dose-volume
histogram (DVH) in terms of target volume, critical organ doses, homogeneity index

(HI), comformity index (CI) and monitor units (MU).

As a result of the evaluation of the Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) and
Acuros XB (AXB) dose calculation algorithms, it was concluded that the differences in

clinical usage will not be significant.

Key Words: AAA, AXB, VMAT, Lung Cancer, Inhomogeneity



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapide, temel prensip; hedef hacimde homojen doz dagilimini saglarken
cevre normal dokulara en az dozu vermek, dolayisiyla en yiiksek tiimor kontroliine
karsin en az normal doku hasar1 olusturmaktir. Tiim6r hacmine uygulanacak dozun
eksik olmast durumda lokal niikslerin ortaya ¢ikabilecegi gibi timor cevresindeki
saglikli organ ya da dokularinda fazla doza maruz kalmas1 durumunda da ciddi sekilde
hayati tehlikeler meydana gelebilir. Dolayisiyla 1sinlama sirasinda referans dozun
hastaya giivenilir ve kesin dogrulukta verilebilmesi i¢in kullanmilan teknigin hasta
anatomisine ve tedavi sirasinda yatig pozisyonuna uygun olmasi ayni zamanda
radyoterapinin tiim asamalarin1 eksiksiz 6zenle planlamayi gerektirir. [1]. Sirekli
yenilenen teknoloji ile uyumlu olarak radyoterapi alaninda da farkli timor
yerlesimlerine uygun cihaz 6zellikleri ve teknikleri gelistirilmektedir [2]. Bu yaklasim
ile akciger kanseri radyoterapisinde daha onceleri ¢ok fazla tercih edilen konvansiyonel
radyoterapi yerine, ¢cok yaprakli kolimatér (MLC) bulusu sayesinde tiimdr hacmini ¢ok
daha iyi saran ve tiimore yakin saglikli dokularda yiiksek dozlari 6nleyen yogunluk
ayarli radyoterapi (YART) ile voliimetrik ark tedavi (VMAT) teknikleri tercih
edilmektedir [3]. VMAT tekniginde 1sinlama devam ederken cihaz gantrisi hasta
etrafinda siirekli rotasyon halindedir. Bu sebeple diger tekniklere gore tedavi siiresi
daha kisa stirmektedir.

Viicudumuz birbirinden farkli yogunluklara sahip kemik ve yumusak doku gibi
yapilardan olusmaktadir. Bu nedenle radyoterapi uygulamalarinda 1smn yol boyunca
bircok inhomojen yapilarla karsilasmaktadir. Bu durum, doz dagilimlarinda farkliliklara
sebep olmasindan dolayr dozun dogru olarak belirlenebilmesi i¢in, doz hesaplama
algoritmalar1 su esdegeri olmayan dokularda dogru bir modelleme yapmalidir [3].
Akciger tiimorleri diisiik yogunluga sahip akciger dokusu icerisinde bulunur ve 1smlama
sirasinda tiimor yeri solunum sebebi ile siirekli degismektedir. Ayn1 zamanda yiiksek
yogunluga sahip tiimdér hacmi ile diisiik yogunluga sahip akciger dokusu isinlama
sirasinda ayni alan igerisinde bulunur. Bu iki durumdan kaynakli doz hesabi yapacak
algoritmalar yiiksek hassasiyette doz tahmini saglayarak tedavi dogrulugunu
arttrmalidir. Doz hesabinda kullanilan algoritmalar; Analytical Anisotropic Algorithm
(AAA), Acuros XB (AXB), A Convolution Superposition Algorithm, Pencil Beam



Convolution (PBC) Algorithm, Collapsed Cone Convolution (CCC) ve Voxel Monte
Carlo (VMC++)’dur [4]. AAA algoritmasi inhomojen ortamlarda daha dogru hesaplar
yapabilmek i¢in gelistirilmistir. Monte Carlo algoritmasi ise hesaplama aninda tiim
olasiliklar1 dikkate alarak bir doz hesabi gergeklestirir ve giliniimiizde 1smlanacak
bolgedeki tiim elektronik dengesizlikleri dikkate almasi sebebi ile en dogru algoritma
olarak kabul edilir. Fakat uzun hesaplama siirelerinden kaynakli klinikte heniiz ¢ok
yaygin kullanima kavugamamistir [5]. AXB algoritmast Monte Carlo algoritmasina en
yakin doz hesaplama modiilii kullanmaktadir ve Monte Carlo algoritmasi ile AAA

algoritmasindan ¢ok daha hizli bir doz hesabi yapar.

Bu tez ¢aligmasinin amaci, VMAT teknigi ile tedavi planlarinin olusturuldugu20
akciger kanserli hastada Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) ve Acuros XB
(AXB) doz hesaplama algoritmalarini kullanarak hedef hacim, homojenite indeksi (HI),
konformite indeksi (CI) ve kritik organ (OAR)’larin aldiklari dozlar1 doz-voliim
histogrami (DVH) {izerinde Karsilastirarak algoritmalarin hasta planlarina olan etkisini

arastirmaktir.



2. GENEL BILGILER

Kanser gelisimine ¢evresel faktorler ile birlikte genetik ve epigenetik
degisikliklerin neden oldugu bilinmektedir. Tiim kanser c¢esitleri, hiicrelerimizde
bulunan genetik materyallerin tasindigi bilinen Deoksiriboniikleik Asit (DNA)’nin
yapisinin  bozulmasindan kaynaklanmaktadir [6]. Kanser tiim diinyada kalp
rahatsizliklarindan sonra ikincil biiyiikk saglik problemi olup, 6liim nedenlerinin ise
basinda yer almaktadir. Her y1l 14,1 milyon kisinin kanser hastaligina yakalandigi ve
8,2 milyon kisinin de hayatin1 kaybettigi bilinmektedir [7]. Gelismis tilkelerde goriilen
prostat, kolorektal, meme ve akciger kanserleri insidans oranlar1 az gelismis iilkelere
gore ¢ok daha fazladir [8]. Yapilan kanser istatistiklerine gére 2030 yilinda 22 milyon
yeni kanser olgularmin ¢ikmasi 6ngoriilmektedir. Tirkiye de genel kanser insidans
oranlarna bakildiginda, erkeklerde bu oranlar diinya insidansinin tizerinde seyrederken,
kadinlarda bir miktar daha diisiik bulunmustur. Avrupa Birligi ve Amerika gibi
gelismislik diizeyi yliksek olan iilkelere gore kanser insidans oranlar1 iilkemizde hem
kadinlarda hem de erkeklerde daha diisiik bir hizda ilerlemektedir. Tablo 2-1’de bu
durum gosterilmistir [9]. Ayrica tilkemizde erkek ve kadmn i¢in en fazla goriilen kanser

insidanslar1 Sekil 2-1 ve Sekil 2-2 de belirtilmistir [10].

Tablo 2-1: Uluslararasi Kanser Ajans1 (IARC) Tarafindan Yayinlanan GLOBOCAN 2012
Verilerine Gore Tiirkiye’nin Durumu (Deri Disinda Kalan Kanserlerin Yasa
Gore Standardize Edilmis Hizlarn)

Erkek* Kadmn*
Diinya 204,9 165,2
TIARCa iiye 24iilke 235,4 192,1
AB (28 iilke) 311,3 2414
ABD 347,0 297,4
Tiirkiye** 220,3 156,8

*Yasa gore standardize edilmis hiz 100.000 kiside ** Tiirkiye Birlesik Veri Tabani,
2014
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Sekil 2-2: Tiirkiye En Fazla Goriilen Kanser Tiirlerinin insidanslar1 (KADIN)

2.1. Akciger Kanseri ve Epidemiyolojisi

Akciger kanseri, akciger dokusunda bulunan hiicrelerin kontrolsiiz cogalmasi ile
gelisen mortalitesi yliksek bir kanser tiirii olup, tiim diinyada kanserden oOlim
sebeplerinin yaklasik %19,4 ‘den sorumludur. Epidemiyolojik incelemeleri 50 yillik bir
zaman dilimine ulassa da hali hazirda arastirmalar hiz kesmeden devam etmektedir [11].
1 yillik sag kalim oran1 %25 ‘in altinda olup, 5 yillik yasam orani yaklasik %25¢dir. 1
yillik sag kalim orani destek tedavilerle goriiniir bir sekilde artmustir. Fakat 5 yillik sag

kalimlarda ¢ok az bir degisiklige rastlanmistir. Yiiksek mortalite oranlarinin sebebi



hastaligin erken evrede ¢ogunlukla belirti vermemesi ve hastalarin ileri evrelerde yani
timoriin  olusum bolgesini terk edip farkli doku ya da organlara yayilmis
(metastaz)durumlarda hekime bagvurmasindan kaynaklanmaktadir [12]. Uzak metastaz
varligr sag kalim oranini diisiirdiigli gibi tedaviyi de zorlastirmaktadir. Akciger
kanserlerinde 6zellikle beyin metastazlar1 siklikla goriiliir. Bu durum hastalarda ¢ogu
kez duyusal islev kaybina neden oldugu bilinmektedir [13].

Ulkemizde akciger kanseri insidans oranlarina bakildiginda erkeklerde 100
binde 75, kadmlarda 100 binde 10 olarak goriilmekte ve senede beklenilen yeni hasta
sayist ortalama olarak 30 bindir [14]. Erkeklerde akciger kanserinin insidans hizi
kadinlara gore yiiksek olmasmna ragmen, giin gectikge kadinlarda da insidans ve
mortalite oranlar1 artmaktadir. Kadinlarda 3. siklikta goriilen akciger kanseri erkeklerde

ilk sirada bulunmaktadir ve kansere bagli 6liimlerden birinci derecede sorumludur [12].

2.2. Risk Faktorleri ve Etiyolojisi

1950’lerde Doll ve Hill tarafindan yapilan ¢aligmalarda tiitiin kullaniminin
akciger kanseri ile direkt iligkili oldugu gosterilmis ve akciger kanserinin en biiyiik
sebebi hi¢ kuskusuz sigara kullanimi oldugu belirtilmistir.

Akciger kanserinin etiyolojisi ge¢miste siklikla sigara igme aligkanliklar
tarafindan belirlenmekteydi ve vakalarin yaklagik %90’nindan sorumlu olarak
gosterilmekteydi. Fakat giiniimiizde mesleki faktorler, beslenme aliskanliklari, hava
kirliligi, asbest, radon gazi, solunum yolu enfeksiyonlari da bu adimda biiyiik
etkenlerden biri olmustur. Hi¢ sigara kullanmamuis bireylerde de akciger kanserinin
gelistigi goriilebilmektedir.

Tabii Ki titiin kontrolii ile birincil koruma saglanacagi ana bir yaklagimdir.
Bireyler, ka¢ yasinda olursa olsun sigara tiiketimini birakmalar1 akciger kanseri riskini
10 yillik kullanima devam eden kisilere gore %30-50 oraninda azaltir. Ayrica asbest
maruziyeti ile birlikte sigara kullaniminin olmasi akciger kanserinin riskini 3 kat

artirmaktadr [12, 15].

2.3. Akciger Anatomisi

Akciger alt solunum sisteminin en temel organi olup, gégiis boslugunda trakea
(Soluk Borusu) ve ana iki brons ile birlikte yer alir. Akcigerin u¢ kismina akciger tepesi
(apex pulmonis), genis olan boliimiine ise akciger tabani (basic pulmonis) adi verilir.

Sag ve sol akciger olmak iizere iki parca halinde bulunur. Agirlig: yaklasik olarak 1200-



1300 gram olup, yiiksekligi ortalama 25 cm’dir. Gorevi; kanin eritrositlerdeki
hemoglobin maddesinin, havadaki serbest oksijen ile birlesmesini saglamaktir. [16]

Iki akciger arasinda kalp, timus, Ozefagus, trakea, lenfatikler ile biiyiik
damarlarin bulundugu mediastinum adi verilen boliim bulunmaktadir. Hava iletimi
islevsel olarak burun boslugundan baglayarak trakeobronsiyal yoluyla gaz
sirkiilasyonun saglandigi solunum bolgesine kadar uzanir. Gaz aligverisinin saglandigi
solunum bolgesi akciger igerisinde u¢ havayollar1 ve alveol sistemini barindirir.
Trekea; larenksin altindan, altinci servikal vertebra (C6) seviyesinden baslayarak arka
kisimda dordiincii ve besinci toraks vertebrasi (T4, TS) seviyesinden ikiye ayrilarak sol
ve sag bronglar1 meydana getirir. Yetiskin bireylerde trakea’nin yaklasik uzunlugu 12
cm’dir. Arka duvar1 diiz diger duvarlar1 halka seklinde {ist iiste dizilmis kikirdaklar,
kaslar ve zarimsi yapilardan olusur. I¢ tabakasma mukoza adi verilir. Temel gorevi
nefes aligverigini saglarken, titrek tiiylii hiicreler ile havadan gelen kiiciik yabanci
cisimlerin disartya atilmasini saglar. Bronskoskopik incelemede trekea iginde karsidan
bakildiginda bigak sirt1 biciminde uzanan kambur ya da cikintiya Karina adi verilir.
Trekea’dan ayrilan ve sag akcigere giden, sag ana brons daha kalin ve dikey, kalbin
bulundugu tarafta kalan sol ana brons biraz daha yatay durumda bulunmaktadir. Bu
Ozellik sayesinde aspirasyonlar, sag akcigerde daha ¢ok olmaktadir. Akcigerler,
mediastinal yapilar ile birlikte hiluslara baglanmistir. Hiluslar, lenfatik damarlar, kan
damarlar1 ile sinirlerin akcigere giris ve c¢ikis yaptig1 bolgedir. Hiluslarda sinir
pleksuslari, brons, ven, arter, lenf bezleri, lenf damarlar1 ve pulmoner ligament bulunur.

Akcigerlerin biitlin ylizeyleri hiluslar disinda viseral plevra ile ortiiliildir ve
fissiir olarak bilinen loblara ayrilmustir. iki parca halinde bulunan akcigerde; sag boliim
horizontal (min6r) ve oblik (major) fissiirler ile boliinmiis ii¢ lob, sol akcigerde ise yine
ayni sekilde oblik fissiir ile boliinmiis iki lob bulunmaktadir. Brons dallanmalarma
uygun olarak akciger loblar1 segmentlere ayrilmistir. Fonksiyonel anlamda bagimsiz
olan segmentler kendilerine iliskin arteri, bronsu ve veni barindiran akciger birimleridir.
Bu durum hastalik aninda cerrahi olarak segmentlerin ¢ikarilabilmesini saglamaktadir.
Segmentlerin tabani perifere ve tepesi hilusa dogru uzanan piramit seklinde yapilardir.
Sol akcigerde 8, sag akcigerde 10 segment bulunmaktadir. Aradaki farkin sebebi sol
tarafta kalbin bulunmasindan kaynakli ayr1 olarak medial bazal segment
bulunmamasidir. Segmenter broslar da ufak 6l¢ekli bronsiollere boliiniir ve bronsioller

de hava ile kanin bulustugu alveolara agilmaktadir. Bir¢ok kapiller damar alveolar



duktuslar1 beslemektedir. Akciger alveollerinde ve pulmoner kapillerde oksijen ve
karbondioksit degisimi gergeklesir.

Lenfatik sistem, akciger kanseri evrelemesinde biiyiikk bir 6nem arz etmekte ve
hastaligin yayiliminda en mithim sistemlerden biri olarak karsimiza g¢ikmaktadir.
Lenfatik sistem; lenf sivisi, lenf damarlar1 ve lenf diiglimlerinden olusur. Lenf
diigiimleri enfeksiyonla savasmaya yardimci olan minik fasulye bi¢iminde organlar
sistemidir. Akciger lenfatikleri ayrica 3 sekilde gruplandirilmistir. Bunlar; anatomik,
madiastinal ve intrapulmoner’dir. Akciger tiimori, akcigerin herhangi bir yerinde
baslayabilir ve kan ya da akciger dokusunu ¢evreleyen bu lenfatik sistem igerisinde
viicuda yayilabilir [16, 17, 18, 19, 20, 21]. Akcigerin anatomik yapis1 Sekil 2-3’de
gosterilmektedir [20].
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2.4. Akciger Kanserinde Tarama, Tedavi ve Radyoterapinin Onemi

Ulusal akciger tarama g¢alismasinin sonuglari, yiiksek riskli bireylerde diisiik doz
Bilgisayarli Tomografi (BT) taramasmin bir tarama aracit olarak kullanilmasmin
etkinligini gostermistir. Ayrica tani esnasinda Pozitron Emisyon Tomografi (PET)ile
birlikte kullanilmas1 tedavi oncesinde hastalik evresinin daha iyi tespit edilebilmesine

ve radikal tedavinin de daha etkin yapilmasina olanak saglamaktadir [22].



Akciger kanserine yakalanan hastalarin ¢ogunda herhangi bir Dbelirti
goriilmemektedir. Belirtinin goriildiigli hastalar ise genellikle astim sikayetleri ile
hekime bagvurulmaktadir. Tedavide 3 ana yontem kullanilmaktadir. Bunlar; cerrahi,
kemoterapi ve radyoterapi tedavileridir. Bu yoOntemlerin hangisinin uygulanacagi
hastaligin  evresine ve kanserin patolojik degerlendirmesine gore farklilik
gostermektedir.

Hiicre tipi histolojisine bagli olarak akciger kanseri temelde iki gruba ayrilir.
Bunlar: Kiictik hiicreli akciger kanseri (KHAK) ve kii¢tik hiicreli dis1 akciger kanseri
(KHDAK)’dir. KHAK hizli biiyiime egilimindedir. Vakalarin %20’sinden sorumludur
ve skuamdz hiicreli karsinom en yaygin tiiriidir. Bununla birlikte adenokarsinom
oranlar1 da giderek artmaktadir. KHAK hastalarinin tedavi yaklasimlar1 timoriin
yayllma durumuna ve diger prognostik parametrelerle iliskilidir. Iyi prognozlu
hastalarda herhangi baska bir durum yoksa kiiratif amacla radyoterapi ve kemoterapi ile
tedavi edilir. Orta ve kotii prognozlu vakalarda tedavi palyatiftir. KHDAK hastalar1 ise
geriye kalan %80°lik dilimi olustururlar ve bronkoalveolar, biiylik hiicreli karsinomlar,
skuamoz hiicreli karsinomlar ve adenokarsinomlar olmak iizere alt birimlere ayrilirlar
[12]. En belirgin semptomlar1 arasinda hemoptizi, kronik oksiiriik, soluk alip vermede
degisimler, gogliste agrilar ve kilo kayb1 bulunmaktadir [20]. KHDAK hastalarinin ilk
evrelerinde ana tedavi yaklagimi cerrahidir. Hastanm tiimér hacmi ve akciger
fonksiyonlar1 izin verdigi siirece ise radikal radyoterapi disliniilebilir. Hastaligin ileri
evrelerinde ise vaka tespiti sirasinda metastazlar mevcuttur ve %10-15" inde genellikle
hematojen yolla beyin metastazlar: gériilmektedir. Ayrica hastalik siklikla mediastene,
plevraya, gogiis duvarina, kostalara ve hematojen yolla adrenal bez, beyin, kemik,
karaciger ve cilde yayilabilir. Lenfatik yollarla da hiler veya supraklavikular nodlara
sigrayabilir. Bu tiir hastalarda palyatif radyoterapi tedavisi 6nerilmektedir [12].

Radyoterapi, akciger kanseri tedavisinde ¢ok 6nemli bir yer tutmaktadir. 1940l
yillarin basinda sadece palyatif bir yaklasimken, gelisen teknoloji ile erken evrede
kiiratif tedaviyi de olanak saglanmistir. Ayrica cerrahi ve kemoterapi tedavileri ile de
birlikte kullanilabilen lokalize bir tedavi metodudur. Yaklasik olarak tedavi goren tiim
akciger hastalarmm %50’si, tedavisi boyunca en az bir defa radyoterapi uygulamasi
gormektedir. Halen, 3. Evre KHDAK hastalarinda 2 Gy giinliik doz toplamda ise 60 Gy
tedavi dozu standart prosediir olarak uygulanmaktadir [23, 24].



2.5. Radyasyonun Tedavide Kullanilmasi ve Tarihteki Ik Radyobiyolojik
Cahsmalar

Yeryliziinde yasamin bagladigi ilk anlardan itibaren radyasyon bulunmaktaydi.
Fakat insanligin radyasyonu tani ve tedavi amaci ile kullanmasi biraz zaman almistir.
1895°de X-Ray iginlar1 diinya tarihinde ilk defa Alman fizik¢i Wilhelm Conrad Rontgen
tarafindan giindeme gelmis ve radyasyonun ilk tani amagh kullanilmasinin temelleri
atilmistir. Tarihi kesiften sonra X-1ginlarinin dogasi1 kapsamli bir sekilde incelenmistir
ve elektromanyetik radyasyon olarak smiflandirilmistir. Ayni yil Herr Kolliker, X-Ray
makinesi ile elini 1smlayarak kemikli yapinm ilk kez goriintiilenmesini saglamistir.
1896°da Henri Becquerel dogal radyoaktiviteyi gelistirmistir. 1898°de ise Pierre ve
Marie Curie radyoaktif maddenin ilk kesfi olarak radyumu bulmuslardir. Henri
Becquerel,ilk radyobiyolojik deneyi farkinda olmayarak 6 saat siire ile cebinde unuttugu
radyum paketi ile kesfinden 3 yil sonra gergeklestirmistir. Radyum 2 hafta icerisinde
cildinde Oncelikle eritem daha sonra iilserasyona neden olmustur. Fakat birka¢ hafta
icerisinde bu reaksiyonlar diizelmistir. Radyasyon ile alakali bu gelismeler ile birlikte
radyobiyolojik ¢alismalar 1900°1i yillarda artis géstermistir. Bunlardan en bilineni ve
hala giincelliginin korundugu Bergonie ve Tribondeu’nun yaptigi her dokunun farkli
radyoduyarliliga sahip oldugunu agiklayan ¢calismasidir.

1910’Iu yillardan itibaren radyoterapi kavrami ortaya ¢ikmistir ve radyasyon
fizigi heniiz tam anlami ile ag¢ikliga kavusmadan hekimler tarafindan kullanilarak
olaganiistii bir tedavi metodu olarak rapor edilmistir. Fakat zamanla bu hastalarda cilt
yaniklarinin gelismesi ve normal dokularda ciddi tahribatlarin yasanmasi sebebi ile
uygulamadaki eksiklikler goriilmiistiir. Buna yonelik olarak saglikli dokularm doz
smirlar1 ve fraksiyonasyon ile alakali ileri ki tarihlerde ¢aligmalar yapilmistir.

192011 yillarda Coolidge ilk olarak 140 kV’luk, hemen sonra 200 kV’luk X-
1511 tliplinii gelistirmistir. Bu tarihlerden itibaren eksternal radyoterapi daha farkli bir
anlam kazanarak, radyoterapinin yiiksek dozlarda uygulanmasi adma ilk lineer
hizlandiric1 ¢alismalar1 1952°de Londra da baslamistir. 1953°de ise cihaz gerekli fizik
testlerinden gegerek ayni yil hasta tedavisine baglanilmigtir. Bu durumda Linak'larin
modern radyoterapide etkin olmalar1 fizikte ki gelismelerle kismen es zamanli olarak

ilerlemistir.1960'larda ilk kez tanitilan ¢ok yaprakli kolimatdrler (MLC) radyoterapi
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tarihinde ¢ok biiyiik bir atilim meydana getirmistir. MLC’ler sayesinde artik tiimor sekli
cok daha iyi sarilip, ¢evre normal dokularda daha ciddi korumalar saglanabilmektedir.
1980’lerde ise yogunluk ayarli radyoterapinin gelistirmesiyle birlikte, radyoterapinin
temel prensibi olan kanserli doku ya da organa maksimum dozu verirken saglikli
dokularin tolerans degerlerde korunmasi ilkesi daha iyi uygulanabilir hale gelmistir [25,

26].

2.6. Inhomojenite’nin Onemi

Radyasyon tedavisinin etkinligini artrmak i¢in, tiim 1sinlanmis dokularda
sogurulan dozun dogru belirlenmesi gerekmektedir. Bu durum doz optimizasyonunu en
ist diizeye c¢ikarmaya baglhidir. 1970’lere kadar insan viicudunun genel olarak tamami
su esdegeri olarak kabul edilip, doz dagilimlar1 o sekilde hesaplanmistir. Daha sonra
bilim insanlar1 bilgisayarli tomografinin gelisi ile elektron yogunlugu (cm® basina
elektron sayisi1) bilgilerini doz hesaplarina dahil ederek insan viicudunun heterojen doku
ve bosluklardan olustugunu kabul etmislerdir. Radyoterapi tedavisinde de 1sin yolu
boyunca bir¢ok inhomojen yapilar ile karsilagsmaktadir. Bunlar; akcigerler, yag ve kas
kiitlesi, kemikler, doku ve burun boslugu, disler, metalik protezler gibi sudan farkli
yogunluktaki yapilardir. Su esdegeri olmayan inhomojen yapilarda siiratle doz
dagilimlarinda degisiklikler meydana gelmektedir ve hastalarin tedavi planlarinda yanlis
izodoz hatt1 segimine yol agmaktadir. Bu doz degisiminin sebebi viicudumuzdaki her
yapinin farkl elektron yogunluguna sahip olmasi ve cihaz 6l¢liim verilerinin homojen
ortamlarda elde edilmesidir. Bundan dolay1 tedavi planlama sistemlerinin inhomojen
yapilarda dogru bir modelleme yapmasi gerekmektedir [3, 27].

Ortamdaki inhomojen yapilarda genel olarak mutlak dozu etkileyen ii¢ unsur
mevcuttur.
Bunlar;
a) Birincil radyasyonun azalma hizi, inhomojen ortamin etkin atom numarasi ve
elektron yogunlugu ile degisir.
b) Inhomojen ortam ile birlikte cevresindeki normal dokulari etkileyen sacilmig
radyasyondaki degisikler, doz dagilimlarin dogrulugunu etkilemektedir.
¢) Ikincil elektronlarm serbest kalmasi veya dagilimlarindaki degisikler, inhomojen
dokunun sinirinda ve altinda elektron kayiplarindan kaynakli farkliliklara neden

olmaktadir [3, 27].
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2.6.1. Kemik ve Yumusak Doku Gegisleri

Radyoterapide kullanilan enerji degerleri megavoltaj seviyesindedir. Yiiksek
enerjili X-isinlarinda absorbsiyon Compton Olay1 ile gergeklesir ve ortamin ya da
dokunun elektron yogunluguna baglidir. Megavoltaj 1smlamalarinda yumusak dokudan
kemik dokusuna gecis yapildiginda kemikteki absorbsiyon miktar1 artmakta dolayist ile
gecislerde doz dagilimlar1 daha diizensizlesmektedir [3, 27]. Sekil 2-4’de kemik ile

yumusak doku gegislerindeki geri ve ileri sagilmalar gosterilmistir.

Geri Sagilma

Yumusak Doku

Yumusak Doku

ileri Sagilma Gelen Isin

Sekil 2-4: Kemik ile Yumusak Doku Gegislerinde Geri Sacilma ve ileri Sacilma

Bu diizensizliklerin sebebi 151 demeti, yumusak dokudan kemik dokuya
gecerken elektronlarin geri sagilmasindan kaynaklanmaktadir. Tiim enerji seviyelerinde
geri sagilma miktar1 ortalama olarak aynidir ve birka¢ milimetre de yaklasik %8°lik doz
artisgina sebebiyet vermektedir. Kemik yapidan gelen elektronlarda da ileri sagilma

meydana gelmektedir. Etki, mesafe ve elektron gecidinin sona ermesi ile azalmaktadir

3, 27].

2.6.2. Akciger Dokusunda Inhomojenite

Akciger dokusu icerisindeki doz esas olarak akciger yogunluguna gore
belirlenir. Akcigerin yogunlugu, yaklasik olarak 0,3 g/cm®tiir. Bu diisiik yogunluk,
akcigerin igerisinde ve ¢evresinde daha yiiksek dozlara sebep olmaktadir. Fakat kalin
akciger dokusunun altinda yumusak dokunun en basinda ikincil elektron kayiplari
mevcuttur. Bu durumda dozda azalmaya sebep olur. Sekil 2-5’da goriildiigi gibi

10x10°luk alanda farkli enerji diizeylerinde derinlik artikca doz artmaktadir. Ayni



12

zamanda enerji artik¢a da ayni oranda dozda azalma goriilmektedir. Akciger dokusunun
diisiik yogunlugu sebebi ile bir¢ok elektron 1sin1 geometrik ¢er¢evenin digina ¢ikar. Bu
durum doz profillerinin keskin sinirlarda olmamasina neden olur. Akcigerde, yiliksek
enerji ve kiiciik alan durumlarinda bu etki ihmal edilmemelidir. Sebebi; akcigerlerin
radyasyon ile tedavisinde kii¢iik alanlarda yiiksek enerjili 1smnlar kullanilmasi

durumunda tiimor ¢evresinde diisiik dozlar olugabilmektedir [3, 27].

60T
& 0T 4 MV
e 40
ae -
p 6 MV
g 30
= 10 MV
5
— 20—
28
%< 10
oL )" 1 ]

Y O
0 4 8 12 16
Akcigerdeki derinlik {cm)

Sekil 2-5: Derinlikle birlikte 10x10 cm?® alanda farkh enerji seviyelerine goreakciger
dozunun yiizde olarak artisi

2.7. Radyoterapi Teknikleri

Radyasyon tedavisi, iyi tanimlanmis bir hedef dogrultusunda giincel ve
uygulanabilir bir teknik ile istenilen dozu yiiksek dogrulukta vermelidir. Tedavinin
dogrulugu bircok parametreyi igeren, karmasik bir siirecten olusmaktadir. Geometrik ve
dozimetrik belirsizliklerden kaynakli timdr kontrolii, normal doku cevaplari i¢in her bir
adim ¢ok biiylik 6nem arz etmektedir. Son yirmi y1l igerisinde teknolojik gelismeler ile
birlikte radyoterapi tekniklerinde de bir¢ok ilerlemeler kaydedilmistir. Bu gelismeler ile
birlikte ufak hacimli tiimorlerde bile ¢ok hassas isinlamalar yapmak miimkiin hale
gelmistir [27]. Radyoterapi tekniklerini ge¢misten giliniimiize dogru 4 ana bagshkta

inceleyebiliriz.
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2.7.1. Konvansiyonel Radyoterapi Teknigi

Tedavinin uygulanacagi alan gorintiileri diagnostik X-1smn1 tiipiine sahip
simiilasyon cihazi yardimi ile belirlenmektedir. Bir diger ismi iki boyutlu tedavi
seklinde gecer. Tek 151n kullanilarak tedavi alanlar1 olusturulur ve alan boyunca uniform
yogunlukta 1smn demetleri kullanilir. Hastanin tedavi alan boyutlar1 cilt iizerine
isaretlenir ve standart ya da hastaya 6zgii bloklar kullanilarak hedef voliime uygun hale
getirilir. Tedavi planlar1 ¢ogunlukla karsilikli lateral alanlar ya da kutu modeli diye de
isimlendirilen karsilikli dortlii alanlar seklinde olusturulmaktadir. Tedavinin tek kesit
iizerinden yapilmasi ve sadece tiimor ¢evresindeki dokular1 degerlendirmesi sebebi ile
kullanimi kisithidir. Radyoterapi 1sinlamalarmin en ilkel formudur ve giiniimiizde

timori uniform olarak 1sinlayamadigi i¢in ¢ok fazla tercih edilmemektedir [28, 29].

2.7.2. U¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT) Teknigi

Ileri (forward) planlama teknigi olarak da bilinen 3BKRT teknigi, bilgisayarli
tomografi ve multi leaf kolimatorlerin (MLC) kesfi ile birlikte giindeme gelmis, timor
hacminin alan sekillendirilmesini ¢ok daha kolay hale getiren bir radyoterapi teknigi
olmustur. Gegmiste alan sekillendirmeleri kare veya dikdortgen sinirlarla, cerroband ve
kursun bloklar yardimi ile yapilmaktaydi. Bu durum, tedavi asamasinda ¢ok fazla
zaman ve maliyet harcanmasina neden olmus ve daha seri ¢alisan bilgisayar kontrolli
sistemlere ihtiya¢ duyularak MLC sistemine gecis yapilmistir. MLC ile birlikte ¢ok kisa
zamanda daha etkin tedavilerin uygulanmasi miimkiin hale gelmistir. MLC’lerin lif
hareketi sayesinde daha fazla tiimoér Kkontroliiniin saglanmasi ayni zamanda
tekrarlanmasi kolay bir teknik olmasi o yillarda radyoterapi adina devrim niteligi
tasimis ve timor ¢evresindeki saglikli dokularin konvansiyonel radyoterapiye gore cok

daha iyi korunmasi saglanmustir [26, 30, 31].

2.7.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi Teknigi (YART)

Radyasyon dozunu doku yogunluklarina gore ayarlayabilen, yiiksek doz
hacimlerini timor gevresinde tutan bdylece ¢evre normal dokulari en az hasarla
koruyan, 3B konformal radyoterapi tekniginin gelismis halidir. Ozellikle yakin zamanda
yapilan ¢aligmalarda YART tekniginde toksisitelerin insidansi ve siddeti 3B konformal
radyoterapi teknigine gore daha az oldugu vurgulanmigtir. Timore yiiksek doz
verebilmek i¢in ¢ok iyi bir mekanizmaya sahiptir ve yiiksek doz ihtimallerini de ¢evre

normal dokularda kontrol altina almaktadir. Teknik, yogunluk modiilasyonu sayesinde
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her ne kadar doz kisitlamalar1 olsa da kritik organlarm etrafinda ¢ok daha iyi bir doz
sarimi elde etmektedir. Yogunluk ayarlamasi, cihazdan ¢ikan bir¢ok kiiciik ve farkli
homojen radyasyon alanlarmin birlestirilmesi ile saglamaktadir. Hedef hacim ve kritik
organlara doz kisitlamalar1 tanimlayarak bir optimizasyon siireci gergeklestirmektedir.
Tedavi planlama sistemi tanimlanan optimizasyon degerlerinin oncelik siralamasina
gore de 1smin yogunlugunu belirlemektedir. YART, lenf nodu gibi mikrometastatik
yayilimlarda birinci tedavi yaklasimi olarak kabul edilmektedir ve son 10 yilda yaygin
olarak kullanilmaktadir. [24, 32]

YART’m bircok avantaji oldugu gibi farkli durumlarda dezavantajlar1 da
bulunmaktadir. En biiylik avantaji, diizensiz yapidaki tiimorlerde cok daha iyi
goriiniimlii hedef kapsama alan1 saglamasi ve eszamanli olarak birincil tiimor ile birlikte
birden ¢ok hedefi tedavi edebilmesidir. Dezavantaji olarak, alan sekillendirmesinin uzun
stirmesi ve daha fazla sayida 1sm ve monitor unit (MU)degerlerine sahip olmasindan
dolayr MLC’li alan sayis1 artmaktadir. MLC alanlarmin ¢ok olmasi lifler arasindaki
gecisin dolayist ile sizintiin fazlaligimi artirarak, diisiik doz hacimlerinin biiytikligiinii
onemli Olgiide ylikseltmektedir. Bu durum ise ikincil kanser riskini artirmaktadir [24,
32].

YART uygulamalar1 iki farkli sekilde gergeklestirilmektedir. Ilki sabit gantri (cihaz
kafas1) agilarinda uygulanan Step-and-Shoot (Statik YART), ikincisi ise Slinding
Window (Dinamik YART) olarak adlandirilmistir.

2.7.3.1. Statik YART (Step-and-Shoot) Teknigi

Statik YART tekniginde, cihaz gantri acgist ve tedavi planlama sisteminde
belirlenen veriler uygunluk sagladiginda ismlamay1 baslatir. Cihaz gantrisi hareket
halindeyken herhangi bir doz c¢ikisi olmamaktadir. Birden ¢ok diizensiz ve farkl
alanlarm cakistirilip birlestirilmesi ile yogunluk ayar1 gerceklestirilmektedir. Bu
boliinmiis alanlarmn her birine “segment” adi verilir. Tedavi esnasinda her bir segment
icin, CYK hareketleri otomatik olarak gerceklesip, hesaplanmis MU degerlerinde
isinlama yapilmaktadir. Tiim segmentler ve toplam doz uygulamasi bitene kadar bu

islem tekrarlanmaktadir [26]. Sekil 2-6’da Statik YART teknigi gosterilmistir.
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time
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Sekil 2-6: Statik YART Teknigi

2.7.3.2. Dinamik YART (Slinding Window) Teknigi

Yogunlugu tamami ile MLC hareketleri ile ayarlanmis, farkli hizlarda hareket
eden liflerin olusturulmasi ile 1gin tedavisinin uygulandigi bir tekniktir. Statik YART
tekniginin aksine alt segmentler bulunmaz. Alan sadece tek segmentten olusur ve
degisken mesafeli lifler hareket halindeyken isinlama devam eder [26]. Sekil 2-7°de
Dinamik YART teknigi gosterilmistir.

time — s

Leaf positions soe t- O coe

Sekil 2-7: Dinamik YART Teknigi

2.7.4. Voliimetrik Ark Tedavi Teknigi (VMAT)

YART tedavi seklinin rotasyonel olarak uygulandigi bir tekniktir. Hasta
etrafinda cihaz gantrisi 360° donerek 151 tedavisi uygulanmaktadir. MLC hareketleri bu
rotasyon sirasinda siirekli degiserek, daha uygun bir doz dagilimi saglamak icin birgok
alan boyutu tiretmektedir. Isinlama sirasinda gantri doniis hizi, MLC hareket hizi ve doz
hiz1 siirekli degismektedir. Tedavide hedef hacim biiyiikliigiine bagli olarak tek ark ya
da birka¢ ark seklinde uygulanabilir. Bu teknik, c¢ok biiyiilk tiimoér hacimlerinin
tedavisini miimkiin hale getirerek, tiimére daha giivenli doz artis1 saglamaktadir [24,

33]. Sekil 2-8’de Ark tedavi prensibi gosterilmektedir [34].
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Sekil 2-8: Bir Ark segmentinde YART alanlarinin olusturuldugunu gosteren diyagram

2.7.4.1. Akciger Kanseri Radyoterapisinde YART Teknigi ile VMAT Tekniginin
Karsilastirilmasi

ki teknikte hedef voliimde benzer doz dagilimlar1 saglamaktadir. Fakat
tekniklerin tedavi stireleri karsilastirildiginda ciddi bir fark goriilmektedir. VMAT
tekniginde cihaz siirekli donerek 15in tedavisi uygularken daha kisa tedavi siirelerine
ulagilabilmektedir. Bu durum ise intrafraksiyonel hareket riskini azaltarak, cihaz

performans kontroliinii hedef voliim iizerinde maksimuma ¢ikarmaktadir [24].

2.7.5. Goriintii Rehberliginde Radyoterapi (IGRT)

Radyoterapi, genellikle fraksiyonel (seansli) tedavi seklinde uygulanmasindan
kaynakli IGRT ¢ok biiyiik bir 6neme sahiptir. IGRT; tedavinin dogrulugunu artirmak
icin 151n tedavisi sirasinda alinan goriintiileme yontemidir. Hasta her 151n tedavi giiniinde
tiimor ve ¢evre normal doku kontroliinii saglamak i¢in ayni sekil ve konumda tedaviye
girmesi gerekir. Fakat radyoterapi tedavisine baglandiktan sonra tiimér hacminde
kiiciilme ve hastanin tedavisi boyunca Kilo kayiplar1 olabilmektedir. Bu durumlarda
meydana gelecek hatalari minimize etmek i¢in tedavi sirasinda hasta konumunun
belirlenmesi gerekir. Hasta konumunu belirlemek i¢in hem KV goriintiileme cihazindan

hem de cihaz kafasina yerlesmis tomografi cihazi (CBCT) ‘dan faydalanilir.
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IGRT, kanserli dokuyu yok etme ihtimalini en ist diizeye ¢ikararak,

radyasyonun saglikli doku ve organlar {izerindeki yan etkilerini en aza indirmektedir
[26, 35].

2.8. Akciger Kanseri Radyoterapisinde Hedef Hacim Tamimlari

Radyoterapi tedavilerinde hastalikli bolgenin 1simnlanmasinda tedavi edilecek
bdlgenin dogru sinirlar igerisinde belirlenmesi biiyiik bir 6nem arz eder. Tedavi edilecek
hedef hacim ve riskli organ tanimlar1 yapilmadan, tedavideki sogurulacak dozun tespiti
miimkiin degildir. Bu hacimler belirlenirken ICRU (International Commission on
Radiation Units and Measurements)’nun yaymlamis oldugu ICRUS50, ICRU62 ve
ICRUS3 raporlar kullanilir. Tlgili raporlara gore tedavi hacimleri sirasiyla asagidaki gibi

belirlenmis ve Sekil 2-9’da gosterilmistir. [36, 37].

e GTV (Gross Tumor Volume)

e CTV (Clinical Target Volume)

e PTV (Planning Target VVolume)

e TV (Treated Volume)

e |V (Irradiated Volume)

e OAR (Organs at Risk)

e ITV (Internal Target Volume)

e PRV (Planning Organs at Risk VVolume)

GTV (Tanimlanabilir Tiimér Hacmi); muayene sirasinda elle hissedilen veya
disaridan goriilebilen en yogun tiimor hacmidir. Ayrica goriintilleme yontemleri ve
patoloji sonuclarina gore tespiti miimkiindiir.

CTV (Klinik Hedef Hacmi); hastaligin yayilma olasiliginin yiiksek oldugu
subklinik malign bdlgeyide icine alarak GTV’ye eklenilen kisimdir. (CTV = GTV +
Subklinik Voliim)

PTV (Planlanan Hedef Hacim); ozellikle birka¢ haftalik tedavilerde hasta
anatomisinde degisiklikler meydana gelebilir ve hasta tedavi sirasinda nefes alip verigini
ayni1 diizeyde kontrol edemeyebilir. ilave olarak cihaz ve rutin hasta yatis pozisyonunda
degisiklikler meydana gelebilir. Teknik nedenlerden kaynakli ve giinliik kabul edilebilir

bu degisimlere set-up marji (SM) denir. Fizyolojik nedenlerle anatomik yapilarda
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pozisyon, boyut ve sekil degisikliklerine ise i¢ marj (IM) ad1 verilir. Bu durumlarda
CTV’ye klinik deneyime gore belirli marjlar verilerek PTV olusturulur ve hedeften
sapmay1 dnlemek amaclanir. (PTV = CTV + marj), (PTV =CTV + SM + IM)

TV (Tedavi Hacmi); referans izodoz hacmidir. Istenilen toplam dozu kisith
tedavi yontemleri ile sadece PTV’ye vermek zordur. Bu sebeple en az komplikasyon
olacak sekilde +%7 ile-%5 araliginda kalan izodoz hacmini kapsar.

IV (Isinlanan Hacim); normal doku toleransina gore anlamli bir doz alan,
TV’den daha biiylik bir voliimdiir. IV; tanimlanmis sogurulan dozun %50’si olarak
ifade edilir. Tedavide tiimor hacmi biiyiikligiine ve tedavi teknigine, alan sayisina ve
yOniine gore degisir.

OAR (Riskli Organ Hacmi); tedavi alani icerisine giren ve doz almasi
istenmeyen saglikli dokularin tamamidir. Ayn1 zamanda bu yapilar tiimér dozunda da
degisiklige sebep olmaktadir.

ITV (Internal Hedef Hacim); CTV’ye IM marj verilerek olusturulan voliimdiir.

PRV (Planlanan Riskli Organ Hacmi); planlanan tiimér hacmi igerisine tedavi
sirasinda hasta hareketi ile birlikte riskli organlar girebilmektedir. Dolayisi ile bu

durumda g6z Oniine almarak riskli organ voliimii de planlanmalidir [36, 37].

Sekil 2-9: Tedavi Hacim Tammlamalari
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2.9. Doz Hesaplama Algoritmalar

Radyoterapide 151n tedavisi uygulanirken dikkat edilmesi gereken en Onemli
faktor hastaya oOlciilen ve istenen doz degerlerinin verilebilmesidir. Planlanan ve
gercekte uygulanan doz dagilimi arasindaki fark, hedef hacim dozun yetersiz kalmasina
ya da saglikli olan ¢evre normal dokularin gereksiz radyasyona maruz kalmasina neden
olur.Bu sebeple modern tedavi planlama sistemlerinde doz hesaplama algoritmalarmin
Onemi biiyiiktlir ve tedavi marjlarinin giivenli bir sekilde tanimlanabilmesi i¢in doz
hesaplama algoritmasinin dogrulugundan emin olmak gerekir. Dozun dogrulugundan
emin olabilmek icin ise tedavi cihazinin ¢esitli parametreler ile karakterize edilmis 151n
demetleri tedavi planlama sistemlerinde kullanilan algoritmalar ile en dogru sekilde
modelleme yapmasi gerekir. Bu siirecin tamamma tedavi planlamasi ya da doz
planlamasi ad1 verilir. Radyasyon dozu, birim kiitle basina doku ya da ortam tarafindan
sogurulan toplam radyasyon enerjisi olarak adlandirilir. Dolayisiyla doz hesaplanmasi
asamasinda madde ya da doku ile fiziksel etkilesim i¢inde olan 1s51n demetlerinin ortam
tarafindan sogurulan enerjisi hesaplanir. Doku ya da ortamimn herhangi bir noktasinda
1s1n parcaciklarmin etkilesiminden, sagilmalar veya sizintilar meydana gelerek gercek
doz degerleri degisebilir. yi bir doz hesaplama algoritmas1 bu asamada 151n ve doku
etkilesimindeki tiim fiziksel siiregleri dogru bir sekilde hesaplamakla kalmayip, aym
zamanda klinikte kullanimi acisindan da hizli bir hesaplama yapmasi gerekir. Bu
nedenle bir hesaplama algoritmasinda bulunmasi gereken iki temel 6zellik dogruluk ve
hizdir. Hesaplanan doz ile hastaya uygulanacak dozdaki fark normal dokularda %43,

akciger dokusu gibi inhomojen yapilarda ise %+5’in altinda olmalidir.

Temelde algoritmalar 3’e ayrilmaktadir. Bunlar; Diizeltme — Olgiim tabanli
algoritmalar, Model tabanli algoritmalar ve Monte Carlo (MC) tabanli algoritmalardir.

MC ‘nin gergege en yakin doz hesab1 yaptigi kabul edilir [38, 39, 40].

2.9.1. Diizeltme — Ol¢iim Tabanh Algoritmalar

Bu algoritmada, doz dagilimlarinin hesaplanmasi tamamiyle dl¢ciim degerlerine
dayanir. Su fantomu yardimu ile referans kosullarda kare, dikdortgen veya daire gibi
diizenli tedavi alanlarinda yiizde derin doz (%DD), output faktorii ve doz profil
degerleri alinarak uygulanir. Hastadaki dozun dogrulugu acisindan doku inhomojenligi
ve doku eksikligi gibi diizensiz yapilarda bir¢cok diizeltme metodu uygulanmasi gerekir.

Cesitli derinliklerdeki doz profillerini kullanarak, su fantomunda o6lgiilen %DD
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degerleri arasinda interpolasyon yaparak doz hesaplamaktadir. Diizeltme ve ol¢lim
tabanli algoritmalara en iyi Ornek Clarkson algoritmasidir. Suda yapilan homojen
ortamlarda diizeltme ve 6lglim tabanli algoritmalar iyi sonuglar verse de insan viicudu
gibi akciger ve kemikli yapilarda her ne kadar diizeltme faktorleri uygulansa da
sonuglar1 yeterli degildir. Bu durumun nedeni ise diizeltme-0l¢iim tabanli algoritmalarin
yanal alanlardaki sacilmalar1 ihmal edip, sadece merkezi 15m ekseni boyunca

homojensizlik hesab1 yapmasindan kaynaklanir. [38, 39, 40, 41]

2.9.1.1. Clarkson Algoritmasi

Clarkson algoritmasma ihtiyag duyulmasmin sebebi radyoterapi tedavi
hacimlerinin ¢ogunun diizensiz yapilardan olugsmasi ve TAR, TMR ve %DD gibi 6l¢iim
verilerinin sadece diizenli alanlarda tanimli olmasindan kaynaklanir. Bu verileri
diizensiz alanlarda kullanabilmek i¢in Clarkson gibi metodlara gereksinim
duyulmaktadir. Algoritma, doz dagilimlarini belirlemek icin tedavi cihaz verilerinin
yaninda hasta verilerini ve set-up bilgilerini de kullanir. Hasta verilerinin igerigi; tedavi
edilmek istenen bolgedeki elektron yogunlugunu kapsamaktadir. Tedavi cihaz verileri
ise her enerjide farkli olarak, biiyiiklii kiiciiklii kare alanlarda ve degisken derinliklerde
merkezi eksen kismimda derin dozlarin ayn1 zamanda off-axis profillerin elde edilip bu
verileri tedavi planlama sistemi (TPS)’ ye aktarma islemine dayanir. Algoritmanin
giivenilir olmadig1 durumlar mevcuttur. Bunun sebebi hastanin sadece enine (transvers)
diizlemindeki merkezi eksende ve tanimladigi tek bir kesitteki verileri kullanarak,
homojen ortamda sagilmalar1 hesapladigini diistiniir. Hastanin dis konturlerdeki doku
inhomojenligini ve doku eksikligini hesaba katmamaktadir. Dolayisiyla hastanin
merkezi eksen disindaki farkli elektron yogunluguna sahip dokular tedavi alanina

eklendiginde dogru sonuglar vermeyecektir [42, 43, 44].

2.9.2. Model Tabanh Algoritmalar

Model tabanli algoritmalar, 15 demetlerinin fiziksel tanimlarmi ve hastada
depolanan enerji verilerinden yararlanarak doz dagilimini saglar. Algoritma, birincil
foton enerji akismin belli bir noktaya erismesini ve daha sonra birincil fotonla enerji
dagilmmm ileri bir nokta ile etkilesimini modellemektedir. Birincil fotonlarin
absorbsiyonu TERMA (total energy released per unit mass) ile ifade edilir. TERMA,
belirli bir ortamin radyasyon alani ile etkilesimden ortaya ¢ikan birim kiitle basina

salinan toplam enerji olarak tanimlanmaktadir. Fotonlarin belirli bir ortam ile
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etkilesmesi ve kinetik enerji kazanmasi esasina dayanir. Birincil enerji akist W(r’) ile
wWp(r’) lineer azalim katsayisinin ¢arpimi olarak Denklem 2.1° deki gibi formiiliize
edilir.

T (') = ¥("). wp(r’) (2.1)

Bu algoritmada, tedavi cihazindan ¢ikan her radyasyon alanmnin ek olarak
modellenmesi gerekir. Bu modelleme her ne kadar gerekiyor olsa da radyasyon iletimini
direkt hesaplayarak gercege en yakm modeli degerlendirmek daha yaki sonuglar
vermektedir. Sebebi, Olclim sirasinda build-up, penumbra ve fantom sagilmalarinin
tiimii doz dagilimlarinda mevcuttur. Dolayisi ile ek bir modellemeye ihtiya¢ yoktur. Bu
durum algoritmanin eksi bir yOniidir. Model tabanli algoritmalarda bu ek
modellemeden kaynakli hesaplamasi siiresi diizeltme-tabanli algoritmalara goére daha
uzundur. Tedavi planlama sistemleri tarafindan ¢esitli yontemler ile daha verimli
algoritmalar meydana getirilmistir. Pencil-beam algoritmasi bu duruma 6rnektir. Daha

kompleks ve gercekei olan ise siiperpozisyon algoritmalaridir [43,45].

2.9.2.1. Pencil Beam Convolution (PBC) Algoritmasi

Eclipse TPS 8.0.05 versiyonundan bu yana kullanilmakta olan Pencil Beam
Convolution (PBC) algoritmas1 diger deneysel metotlardan daha gelismis bir yontemdir.
Merkezi kerneller boyunca su ortaminda doz bilgisi hakkinda daha yogun bilgi kullanir
ve hesaplama siireleri kisadir. Fakat algoritmanm belirli smirlamalari mevcuttur.
Bunlardan en onemlisi lateral alanlardaki sagilan elektronlar1 takip etmez ve dokuyu
homojen kabul ederek hesaplama yapar. Sadece radyasyon alam1 yolu boyunca
homojenlik diizeltmesi yaptigi i¢in alan kenarlarinin disindaki bolgelerde %2’yi asan
sapmalar meydana gelmektedir. Kompleks inhomojen ortamlarda kullanimi dogru

sonuglar vermeyecegi diistiniiliir [45, 46, 47].

2.9.2.2. Convolution — Superposition Algoritmasi

Model tabanli bir doz hesaplama algoritmasi olan Convolution — Superposition
TPS’de en fazla tercih edilen metotlardan biridir. Bu modelde, birincil fotonlar, ikincil
(sacilan) fotonlar ve hareket halindeki elektronlarm tiimii ayr1 olarak etkilesim saglar.
Dolayisiyla foton ve elektron isimlarmin doz iletimindeki dolayli hareketlerinin
modellenmesi yontemi kullanilir. Algoritma, TERMA ve doz kernellerinin doz hesab1

icin birlestirildigi siiperpozisyon metodudur. Kompleks bir yapiya sahip bu metot,
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homojen ortamlarda iyi sonuclar karsimiza ¢ikarmasa da, inhomojen bolgelerde dozu

cok gercekei bir sekilde hesaplayabilir [43, 45].

2.9.2.3. Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) Algoritmasi

Eclipse TPS’de yaygin olarak kullanilan AAA algoritmasi, hava-kemik-doku
gecislerinde c¢ok iyi sonuglar verdigi bilinir ve heterojen ortamlarda dogru doz
hesaplamay1 artirmak i¢in gelistirilmistir. Doz hesabinda modelleme yaparken MC
metotlarmi1  kullanan {i¢ boyutlu Pencil Beam ve Convolution/Superposition

algoritmasidir [39, 48].
AAA’da doz hesaplamasi iki modiilii igerir. Bunlar;
¢ Yapilandirma modiilii
e Hesaplama modiilii’ diir.

Yapilandirma modiilii; lineer hizlandiric1 cihazlarmin diyaframinm alt bolgesine
verilen addir ve 1smmm faz boslugunu yani sistemin her olast durumunu karakterize
etmek adina kullanilir. Cihaz jav’larmin altindaki kisimda Baslangic Faz Boslugu
(BFB) ve Modifiye Faz Boslugu (MFB) olarak ikiye ayrilir. Faz boslugu bolgesinde;
parcacik, enerjiye bagh aki ve enerji parametreleri tanimlanir. MLC’ler, bloklar,
kompansatorler ve hareketli-hareketsiz kama filtreler gibi 1s1n diizenleyici araglar, akiy1
ve enerji spektrumunu modifiye eder. Isin1 modifiye eden bu etki BFB’da baslayarak
MFB bolgesinde dikkate alinir ve 1sm1 hasta viicuduna giris seviyesinde tanimlar [39].

Bu durumun sematik gosterimi Sekil 2-10°da mevcuttur [48].
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» Kaynak
——— > Hedef

—— Birincil Kolimatér

0

Baslangic Faz Boslugu(BFB) = = = = = - T, P — Beamlet

Modifiye Faz Boshugu(MFB) m m m m m

Sekil 2-10: Lineer hizlandiric cihazinin sematik gosterimi ve BFB ile MFB bilesenleri

Faz boslugu, ii¢ farkli kaynak ile saglanir. Bunlar; birincil foton kaynagi, ekstra
fokal foton kaynagi (ikincil kaynak) ve elektron kontaminasyonudur. Birincil foton
kaynagi; MC metodunu kullanarak eclektron demetleri ile hedefin etkilesiminden
kaynaklanan bremsstrahlung fotonlarin1 modeller.

Ekstra fokal foton kaynagi; klinik 1sm yogunlugunun degisimini saglayan
diizlestirici filtrenin hemen altinda bulunur ve izocenter’a birincil foton kaynagindan
daha yakin olmasi sebebi ile daha genis ¢apli bir 151n {iretir. Birincil olarak diizlestirici
filtre, birincil kolimatorler ve javlarin etkilesiminden kaynaklanan fotonlar1
modellemektedir.

Elektron kontaminasyon kaynaginda ise birincil fotonlar, diizlestirici filtre ile
javlardan gegerek etkilesime ve degisime ugrar. Bu degisimin sonucunda cihaz
kafasinda ve havada Compton sagilmasi meydana gelir. Kaynak, Compton
sacilmasindan kaynaklanan elektronlar1 modellemektedir. Isin enerjisine ve alan
biiyiikliige giiclii bir sekilde baghdir ve dogru modellenmesi daha iyi bir doz
hesaplamasina katkida bulunur.

Hesaplama modiilii; hesaplamanin ilk asamasinda hasta su esdegeri bir ortammus
gibi kabul edilir ve hastanin yogunluguna gore hesaplama yapilir. Hacimsel doz
hesaplamasi yapabilmek i¢in 151n, kiigiik 1smlara boliiniir. Bu 151n boliinmesine Beamlet

ad1 verilir. Hem Beamlet’ler tizerine hem de hasta ustiine koordinat sistemi tanimlanir.
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Hastanin hacmi Beamlet’ler boyunca uzanan voksellere boliiniir. Voksel boyutlar1 ise
hesaplama gridi ile iliskilidir ve hastanin BT goriintiilerinden elde edilen elektron
yogunluguna baglidir. Inhomojen ortamlarin hesaplanmasi i¢in elektron yogunluguna
bagl olarak bir diizeltme yapilir. Son olarak doz dagilimi, beamletlerden elde edilen
birincil ve ikincil fotonlar ile elektron kontaminasyonundan ortama salinan dozun
sliperpozisyonu olarak hesaplanir [39, 47, 49, 50, 51].Sekil 2-11°de bu koordinat sistemi
goriilmektedir [51].

Alan Odagi

Merkez Fanline g

Beamlet Koordinat sistemi

Cilt Hesaplama noktas

. Hasta Koordinat
Alan Merkez ekseni . .
sistemi

Beamlet

Sekil 2-11: Hasta ve beamlet koordinat sistemi

2.9.3. Monte Carlo (MC) Tabanh Algoritmalar
Doz hesaplama algoritmalarmin en gelismisi olan MC metodu ile 60 yil1 askin
bir siiredir yapilan 6zverili ¢alismalari sonucunda doz hesaplamasinin dogrulugu zirve

seviyesine ulasmistir [38].

Monte Carlo algoritmasi, olasilik dagilimma dayali olarak bircok elektron ve
foton transportunu simule ederek sogurulan dozu tahmin eder. Bu asamada elektronik
dengesizlikleri de hesaba katmasi sebebi ile ¢ok iyi sonuglar vermektedir. Parcacik
sayist arttikca dogruluk diizeyi ile hesaplama siireside ayni oranda artmaktadir. Hatta
istenilen dogruluga ulasilmasi i¢in bir milyara kadar par¢acigmn etkilesim igine girip,
hesaba katilmasi gerektiginden bahsedilmektedir. Radyoterapi planlama asamasinda ve
dozimetrik ¢aligmalarda en miikemmel doz hesabi yaptigi ortaya ¢ikmustir. Ozellikle
akciger gibi inhomojen yapilarda parcacik dengesizlikleri artmakta ve MC algoritmasi
bu durumda cok biiyiik basarilara ulagsmaktadir. Algoritma, tedavi geometrisi ve hasta

anatomik yapisim1 da g6z Oniine alarak tiim olasiliklart modelleyerek islem
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saglamaktadir. Bu sebeple, diger konvansiyonel hesaplama algoritmalarmin
dogrulugunu test etmek amaci ile de kullanimi1 yaygindir.

MC algoritmast tiim voksellerin yogunlugunu ve 6gelerin 6zellerini 6nceden
belirler. Daha sonra birincil foton ile isleme baglar. Birincil fotonun enerjisi ile yoniinii
cihaz tasarimina gore Olgiisiiz bir sekilde olusturur. Tiim voksellerdeki foton iletimi
boyunca daha Onceden belirlenmis veri tablolar1 ile degerlendirerek etkilesim
olasiliklarm belirler. Bu etkilesim sirasinda veya sonrasinda birincil fotonun yoniinde
veya enerjisinde degisim meydana gelmesi ya da ikincil fotonun olusmasi halinde bu
durum kayit edilir. Sonraki etkilesimlerde ikincil fotonlar ayni sekilde modellenir ve
parcacik ilgili bolgeyi terk edene kadar bu durum tekrarlanir. Birincil fotonlar ile bu
islem stirekli tekrarlanmasi sebebi ile siire¢ ¢ok fazla zaman alir. Bundan dolayr MC
algoritmasinin klinikte ¢ok yaygin kullanima kavusamamistir. Fakat bu yavasliktan
birazda olsa kagmabilmek adina parcaciklarin hasta iizerine iletimini kolaylastirarak
farkli algoritmalar gelistirilmistir. Bunlara en iyi ornek Acuros XB (AXB)
algoritmasidir [52, 53, 54].

2.9.3.1. Acuros XB (AXB) Algoritmasi

Varian Eclipse versiyon 10.1'de tanitilan AXB algoritmasi, doku
inhomojenliginde daha dogru sonuglar alabilmek ve hizli bir hesaplama
gerceklestirebilmek adina tasarlanmistir. MC metoduna benzer olarak ¢alisan algoritma,
bircok parcacigr simule etmeye c¢alisarak hesaplama gergeklestirir. Hesaplamadaki
voksel bliyiikliigii 1-3 mm arasindadir.

MC algoritmas1 151 parcacik etkilesimlerini belirli gruplara ayirarak hesaplar.
AXB algoritmas1 ise, MC’den farkli olarak bu pargaciklarin tiim fiziksel asamalarmi
Lineer Boltzmann tasinma denklemlerini (LBTD) kullanarak saglar. LBTD; enerji, uzay
ve ag¢1 degiskenlerini birbirinden deterministik olarak ayirir ve 151 parcaciklariin
makroskopik davraniglarini gozlemleyerek ¢oziimler. Parcacik etkilesiminin digaridan
manyetik alan uygulanmadan saglandigini kabul eder ve ¢oziimlemeleri bilgisayar
ortaminda numerik yontemleri kullanarak uygular. Dolayisiyla MC ve AAA
algoritmasindan ¢ok daha hizli sonuca ulasir. MC metodunda milyonlarca parcacigin
ortam ile etkilesiminden rasgele hatalar ortaya g¢ikmaktadwr. Ayni sekilde LBTD
yonteminde de hatalar sistematik, uzay, ac1 ve enerji gibi degiskenlerinin ayristirilmasi

esnasinda yapilir.
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AXB algoritmasinda kaynak modeli AAA algoritmasi ile benzerdir. Fakat daha
gelismis haliyle karsimiza ¢ikar. Bunlar;
e Birincil Foton Kaynagi: Kaynak ile hedef arasindaki diizlemde ortaya
¢tkmis Bremmstrahlung 1smlart modellemektedir.
o Ikincil Fokal Kaynak: Isin diizenleyici araglarin etkilesiminden
kaynaklanan fotonlar1 modelleyen kaynaktir.
e Elektron Kontaminasyon Kaynagi: Maksimum doz noktasinda biriken
enerjiyi tanimlar.
e Blok ve Kama filtrelerden Sagilan Fotonlar: Fiziksel kama filtrelerden
sagilan fotonlar1 tanimlar.
AXB’de doz hesaplanmasi asagida belirtildigi sekilde 4 asamada gerceklesir.
1. Kaynak model akismnin hasta iizerine taginmasi
2. Hastada sagilan foton akisinin hesaplanmasi
3. Hastada sagilmis elektron akisinin hesaplanmasi
4. Doz hesaplanmasi

Bu durumun sematik gosterimi Sekil 2-12°de verilmistir [40].

Kaynak Modeli
Transferi

|

Birincil ve Ikincil Fotonlarmn

Hasta igerisindeki Dagilimi

!

Hasta Uzerinde Sacilan Foton

Akisinin Hesabi

!

Kontamine Elektron Hesabi

'

Birlesik Doz Hesabi

!

Tedavi Planlama Sistemine Verilerin

Aktarilmasi

Sekil 2-12: Acuros XB’nin Hesaplama Asamalari
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l.asamada 151n kaynaktan ayrilmasi ile birlikte hasta yiizeyine gelene kadar
olusan tim foton ve elektronlarn dagilimi hesaplanir ve her 1sm icin tekrarlanan tek
asamadir. Istenilen doz miktar1, enerji bagimh elektron akis1 ¢oziiliince, 4.asamada
hesaplama yapilir.

2. ve 3. asamada algoritma; agi, enerji ve uzay degiskenlerini birbirinden
ayirarak LBTD ile ¢oziimleme yapar. Bu asamalar 151n sayisindan bagimsiz tek seferde
gerceklesir. 1.asamadan, 3.asamaya kadar hastanin iizerinde tanimlanmis her bir voksel

icin elektron akis1 zamandan bagimsiz olarak ti¢ boyutlu LBTD ile hesaplanmaktadir.

Bu durumun formiilize edilmis hali Denklem 2.2 ve Denklem 2.3’de

gosterilmigtir.
QVy +oly’ =q” +q (22)
Q.Vli{/e + (}'gy/e ——(S U/g — 0 4+ a4+ of

v (Svt) =4+ +g s

W enerji, yon ve pozisyonun fonksiyonu olan agisal foton akis1

e
V. acisal elektron akisi

q- ; foton-foton etkilesimi sonucu ortaya ¢ikan sa¢ilim foton kaynagi
"/
q ; harici foton kaynagi

e
q ; harici elektron kaynagi

ee

q ; elektron-elektron etkilesimi sonucu ortaya ¢ikan sagilim elektron kaynagi
J‘/e

q ; foton etkilesimi sonucu ortaya ¢ikan elektron kaynagi
14

Ui’

¢ ; tim fotonlarmn toplam tesir kesiti

q"‘h

t ; tim elektronlarm toplam tesir kesiti

qQ

t; makroskopik toplam tesir kesiti

%!

R; smirh ¢arpigsmalar ile radyasyon durdurma giicii
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Denklem (2.2) ve (2.3)’de foton ve elektron transfer ¢oziimleri belirtilmistir. Her
iki denklemin sol tarafinda bulunan degiskenler sirasi ile akis ve carpisma
operatorleridir.

AXB algoritmasi doz hesabmi ortamda (Dm) ve suda (Dw) yapabilir. Dm
hesabinda, enerjiye tabi doz yanit fonksiyonu, voksel aracinin 6zelligini kullanarak
islem saglar. Dy’de ise doz hesabi su yapisi iizerinden ele alinir. Dolayisi ile AXB doz
hesab1 yapilirken hesaplanacak maddenin elektron yogunlugundan hari¢, kimyasal
ozellikleri de goz Oniine almmalidir. Bu ihtiya¢ duyulan ozellikler Eclipse yazilim
paketi icerisinde bulunup, tiim voksellerin enine kesitinden elde edilen etkilesimler
kiitle yogunluguna doniistiiriilmiis halde kullanilmaktadir. Bu, veriler igerisinde kemik,
yag dokusu, kas, kikirdak ve akciger gibi anatomik yapilar ile titanyum ve ¢elik gibi de
anatomik olmayan malzemeler bulunur.

Acuros XB algoritmasi ile klinikte artik hesaplama i¢in gecen siirenin dnemi
kalmamis ve doz dogrulugu agisinda da MC metoduna yakin sonuglar alinabildigi
gosterilmistir [39, 40, 55, 56, 57]. Sekil 2-13’de doz hesaplama algoritmalarinin gelisim

stireci gosterilmistir [38].
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Sekil 2-13: Doz hesaplama algoritmalarimin gelisim siireci

2.9.4. Akciger Isinlamalarinda Algoritma Tercihi
Akciger 1smmlamarinda dikkat edilmesi gereken en oOnemli nokta akciger
dokusunun su esdegeri olmayan heterojen yapida bir organ olmasidir. Dolayis: ile

kullanilacak algoritmanm bu durumu dogru bir sekilde ¢oziimlemesi beklenmektedir.
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Doz hesaplarinda 2006 senesinde elektron tagmmasi yonetimi olarak modele
dayali “tip b” ve dl¢lim tabanl “tip a” gruplar1 ad1 altinda algoritmalar ileri siiriilmiistiir.
“Tip b” algoritmalarmin 6zellikle akciger gibi ¢cok diisiik yogunluklu dokularda daha
yiiksek dogrulukta hesaplama yaptig1 bilgisi paylasilmistir.

Yapilan caligmalarda yumusak dokularin baskin oldugu bdlgelerde doz
farkliliklar1 ¢ok daha az iken, biiyiilk hacimli hava veya diisiik yogunluklu ortamlarda
farklar biiylik olclide “tip b” algoritmalar1 lehinedir. Bu sonuglar gosteriyor ki akciger
dokusunda doz hesab1 yapilirken modele dayali bir hesaplama algoritmasinin
kullanilmas1 gerekir. Olgiim tabanl algoritmalarin kullanimi, akciger dokusunda yanlis
dagilim modellemesine ve hesaplanan veriler ile Ol¢iim verileri arasinda % 5’e varan
sapmalara neden olmaktadir. International Commission on Radiation Units and
Measurements (ICRU), dozun %5’in altinda, hatta % 2-3 seviyelerinde bir hata pay1 ile
uygulanmasimi Onerir; bu da her bir adimin (cihaz kalibrasyonu,hasta konumlandirma,
doz hesaplanma, vb.) % 5’den ¢ok daha iyi bir dogrulukta gerceklesmesi gerektigini
gosterir. Olgiim ve model tabanh algoritmalardaki hesaplama farkliliklar1 3BKRT ile
YART teknikleri karsilastirildiginda, YART tekniginde daha biliyik oldugu
goriilmiistlir. Dolayisi ile YART teknigi uygulanirken B tipi algoritmalarin kullanilmasi
bir 6n kosul olusturmaktadir. Ayrica C tipi algoritma olarak MC tabanl algoritmalar
gosterilmektedir. Bu algoritmalarin klinikte ki karsiligi da AXB algoritmasi olarak
karsimiza c¢ikar ve heterojen ortamlarda B tipi algoritmalar ile yakin sonuglar verir.
Aralarindaki 6nemli fark ise hesaplama siireleridir.Bilinmesi gerekir ki akciger doz
tahmininde algoritmanin hata yapmasi durumunda yanlig bir tedavi teknigi ya da farkl

bir izodoz hatt1 se¢cimine sebep olarak tiim tedavinin hatali uygulanmasma yol acabilir

[24, 56, 58, 59].
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. Arac ve Geregler

Bu ¢alismanin tamanmuiistanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisii’nde “Radyasyon
Onkolojisinde Yogunluk Ayarli Radyoterapi ve Voliimetrik Tedavilerde Tiimor Kontrol
Oranlarmin Artirilmas1 ve Yan Etkilerin En Aza Indirilmesinin Saglanmas1” projesi
kapsamindayenilenen TPS ileyapilmis olup, enstitiide kullanilan tiim arag ve geregler

asagida belirtilmistir. Proje ID: 23057.
» Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandiric1 Cihazi
» Varian Eclipse 15.1 Tedavi Planlama Sistemi (TPS)
» Philips Big Bore Brillance 4D Bilgisayarli Tomografi Cihazi

» Varian Eclipse 15.1 TPS Doz Hesaplama Algoritmalari

3.1.1. Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirici

Varian iiretimli DHX (RapidArc) C serisi lineer hizlandiric1 cihazi, foton
demetleri i¢in derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde kullanilmak iizere 6 MV ve 15
MV enerji seviyelerine ve yilizeyel tiimorlerde kullanilmak iizere, pargacik tipi
radyasyon meydana getirerek 4,6,9,12,15 ve 18 MeV enerji diizeylerine sahip
elektronlar tretebilmektedir. Cihazin maksimum alan ag¢ikligi; 100 cm kaynak cilt
mesafesi (SSD)’nde 40x40 cm? olup, minimum 0.5x0.5 cm?’dir. Elektron tedavisi i¢in
bu alanlar ilave aplikatdrler ile en az 4x4 ve en ¢ok25x25 cm? biiyiikliigiinde
ayarlanabilir. Foton 1gimnlar1 i¢in cihazin agik alanlarda maksimum doz derinligi 6 MV
icin 1.5 cm, 15 MV i¢in 3 cm’dir. Cihazda 120 adet MLC bulunmaktadir. Bu
MLC’lerin genisligi merkezde 0.5 cm iken, 20x20 cm?’den sonra 1 cm olarak
ayarlanmigtir. MLC’ler sayesinde artik ¢ok kompleks sekilli tiimorlerde bile diizgiin
tiimor sarmmlar1 elde edilebilmektedir. Ayrica MLC hareketlerinin birbirinden bagimsiz
olmas1 sayesinde cihazda statik ve dinamik YART ve VMAT tedavi teknikleri rahatca
uygulanabilir. En diisiik doz hiz1 100 MU/dk olarak segilebilirken, en yiiksek doz hizi
VMAT tedavilerinde kullanilmak tizere 600 MU/dk olarak ayarlanabilir.

Cihazda 151n diizenleyici olarak kullanilan fiziksel ve sanal kama filtreler

bulunmaktadir. 15°, 30°% 45° ve 60° olarak cihaza insan giicii yardim ile takilabilen
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fiziksel kama filtreler, 10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45° ve 60%’1ik ac1lar ile uzaktan kumanda
yardimi ile sanal kama filtreler kullanilabilir. Ayni1 zamanda cihaz biinyesinde YART
planlarinin kalite kontroliinde kullanilmak {izere Elektronik Portal Goriintiileme
Sistemi(EPID) vardir.igerisindeki amorf silikon dedektdr sayesinde planlanan doz
degerleri ile tedavi sonucu olgiilen doz degerleri karsilastirabilir. Sekil 3-1’de cihaz

gosterilmistir [48, 60].

Sekil 3-1: Varian DHX (RapidArc) Lineer Hizlandirici Cihazi

3.1.2. Varian Eclipse 15.1 Tedavi Planlama Sistemi (TPS)

Eclipse 15.1 TPS, Varian Medical Systems (Palo Alto, CA, ABD) tarafindan
gelistirilmis olup, daha 6nceki Eclipse versiyonlarinda oldugu gibi Windows tabanli
isletim sistemi kullanmaktadir. Foton ve elektron tedavilerinin doz optimizasyonu ve
doz hesaplamalar1 i¢in tasarlanmistir. Hasta bilgilerinin girilmesi icin ARIA network
sistemini ve hastalarmn BT goriintii aligverisinin saglanmasi icinde DICOM RT
uzantisi kullanir. Yazilim ile 2B, 3BKRT, YART, VMAT, SRS, SBRT ve elektron
tedavileri uygulanabilir. TPS’de bu tedaviler eger istenirse bloklar ve kama filtreler ile
desteklenebilir.

YART tedavi planlar1 olusturulurken, optimizasyon agamasinda tiimdre ve ¢evre
normal dokulara istenilen doz degerleri girilip, doz voliim histogrami (DVH)’dan bu
durum kontrol edilebilmektedir. Ayrica hedef hacime ve kritik organlara Oncelik

atanilip, eszamanli olarak optimizasyon siireci takip edilebilir [48, 61].



32

3.1.3. Philips Big Bore Brillance 4D Bilgisayarh Tomografi (BT) Cihaz

BT cihazi, goriintii eldesini diger konvansiyonel tarama cihazlarinda oldugu gibi
X-1g1n1 tiipli ile yapmaktadir. Gantri bolgesinde siirekli donen bir X-1sm1 tiipii ile
kesitsel goriintii alabilmesi diger konvansiyonel goriintileme cihazlarmdan onu
ayirmaktadir. Enstitimiizde bulunan BT cihazi radyoterapi {niteleri igin 6zel olarak
tasarlanmigtir. Normal BT cihazlarindan farkli olarak 85 cm’lik gantri agikligina ve
lineer hizlandiricilarda bulunan diiz masa tasarimina sahiptir. Cihazdaki gantri
acikliginin fazlast olmasi immobilizasyon araglarinin kullanimina izin verirken,
hastalarin tiimor kontrolii bu sabitleme araglar1 ile daha stabil bi¢imde goriintiilemeye
yardimct olur. Ayni1 zamanda BT {initesinde, tedavi cihaz odasindaki duvarlarda
bulunan lazerler mevcuttur. Bu 6zellik hastanin BT masasinda aldig1 pozisyonu, tedavi
cihazinda da almasima olanak saglar. Cihaz teknik 6zellikleri; 16 adet dedektore sahiptir.
60 KW jeneratorii bulunur. Coziiniirliigi her bir cm’de 24 Lp’dir. Ratasyonu 0.5 sn’de
tamamlar ve istege bagli 0.4 sn ayarlanabilir. X 1511 tiipii ise 8.0 MHU MRC modeldir.
Sekil 3-2’de cihaz gosterilmistir [62].

Sekil 3-2: Philips Big Bore Brillance 4D Bilgisayarh Tomografi (BT) Cihaz
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3.1.4. Varian Eclipse 15.1 TPS Doz Hesaplama Algoritmalari

Eclipse TPS 15.1 versiyonunda Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) ve

Acuros XB (AXB) doz hesaplama algoritmalar1 kullanilmaktadir.

AAA; Dr. Waldeman Ulmer ile Dr. Wolfgang Kaissl tarafindan bulusu
gerceklestirilip, 1995°de “A Triple Gaussian Pencil Beam Model for Photon
Beam Treatment Planning” yayini ile kendini duyurmustur. (Eclipse Algorithms
Reference Guide. Palo Alto (CA): Varian Medical Systems, 2008) Foton ve
elektronlarin doz hesabinda kullanmak tizere 6zellikle heterojen ortamlarda daha
1yi bir doz dagilimi elde edebilmek i¢in Varian Medikal Sistemleri tarafindan
olusturulmustur. Doz hesabini birincil fotonlar, ikincil alan dis1 fotonlar ve 151n
diizenleyicilerden sagilmig elektronlarla birlikte tek tek modellemektedir. Coklu
lateral sagilmalari ii¢ boyutlu olarak hesaba katmasi ve son doz dagilimda tiim
katkilar1 degerlendirmesi sebebi ile biiyiik bir 6neme sahiptir [48, 63].

AXB algoritmasi; teknolojik gelismeler ile MC metodlarmi doz hesaplarinda
kullanmamiza yardimci olmustur. Doz hesab1 yaparken parcaciklarin fiziksel
etkilesimlerinin yani sira kimyasal 6zelliklerini de dikkate alarak bir hesaplama
modiilii gerceklestirir. En 6nemli 6zelli§i Lineer Boltzman Tasimma Denklem
(LBTD)’ini ¢ozerek inhomojen yapilarda (akciger, hava, kemik ve implant vb.)
daha dogru sonuglar1 bize gostermesidir. MC tabanli doz hesaplarindaki en
bliyiik kisitlama olan siire faktoriinii de bu ¢éziimleme ile ortadan kaldirarak

hizli ve giivenilir hesaplamayi klinige uyarlamustir [38, 39].

3.2. Yontem

Calismamizda, Istanbul Universitesi Onkoloji Enstitiisii’nde bulunan daha once

tedavisi tamamlanmig, 20 akciger kanseri hastasinin BT goriintiileri kullanilarak iki

farkli doz hesaplama algoritmasi olan AAA ve AXB algoritmalarinda VMAT teknigi ile

tedavi planlar1 yapilmisg ve akciger gibi inhomojen yapilarda bu algoritma farklarmin

test edilmesi amaglanmustir. Her iki algoritmada da 6 MV foton enerjili 2 tam ark

kullanilmis ve optimizasyon agamasinda degerler ayni tutulup, doz hesaplama kisminda

hedef hacim doz dagilimlari, kritik organ doz degerleri arasinda karsilastirma

yapilmistir.
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3.2.1. Tedavi Simiilasyonu

Hastalarin BT goriintiilerinin elde edildigi bu asamada pozisyon ayarlamasi
yapilrken en  Onemli ayrint1  hastalarin  rahat  edebilecekleri  sekilde
konumlandirilmalidir. Dolayis1 ile birkag hafta siiren tedavilerde pozisyonun
tekrarlanabilirligi daha kolay olacaktir. Radyoterapi tedavisinde kritik organlarin daha
rahat korunabilmesi i¢in immobilizasyon (sabitleme araglar1) kullanilmaktadir. Akciger
kanseri radyoterapisinde de 1smlanacak bdlgede st ekstermitelerin alan disinda
birakilmas: adina kol tutacagi kullanilir. Hasta sirt {istii yatarak kollarin1 bu aparat
yardimi ile baginin {stiinde tutar ve bas kismi gantride kalacak sekilde pozisyonu
tamamlanir. Hasta lineer hizlandirici cihazindaki tedavisine de her giin bu pozisyonda
alinir. Simiilasyondan elde edilen BT goriintiileri eclipse tedavi planlama sistemine

DICOM araciligi ile gonderilerek radyoterapi tedavisi i¢in ilk adim atilmis olunur.

3.2.2. Tedavi Hacimlerinin Belirlenmesi

TPS’ye aktarilan goriintiiler lizerine tiimér hacmi ve ¢evre saglikli organlarin
belirlenmesi i¢in ICRU’nun yaymnlamis oldugu rapordan yararlanilarak GTV, CTV ve
PTV gibi hedef hacimler ile akciger, 6zafagus, kalp ve medulla spinalis gibi 151
tedavisinde korunmasi gereken organlar radyasyon onkologu tarafindan BT goriintiileri

iizerine ¢izilmistir.

3.2.3. Hasta Sec¢imi ve Referans Doz Degeri

Tez ¢alismamizda tedavi hacimleri 46 cc ile 775 cc arasinda degisen 20 akciger
kanseri hastas1 kullanilmistir. Hastalarin tedavi planlarinda VMAT teknigi ile regete
edilen doz; 30 fraksiyonda giinliik dozu 200 cGy olacak sekilde toplamda 6000 cGy doz

degeri belirlenmistir. Tablo 3-1’de hastalarin PTV hacimleri gosterilmistir.
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Tablo 3-1: Hedef Hacim Olgiileri

HASTA HEDEF HACIM HASTA HEDEF HACIM

1 46 cc 11 335cc

2 70 cc 12 386 cc

3 151 cc 13 403 cc

4 203 cc 14 406 cc

5 208 cc 15 454 cc

6 243 cc 16 498 cc

7 274 cc 17 526 cc

8 312 cc 18 562 cc

9 324 cc 19 748 cc

10 325 cc 20 775 cc
ORT 362,5 cc STD 195,23

3.2.4. RapidArec ile Eclipse Versiyon 15.1°’de VMAT Planlarinin Hazirlanmasi
Tedavi hacimleri hekim tarafindan belirlenmis hasta konturleri iizerine

planlanan hedef hacmin (PTV) %95’inin regete edilen dozun tamamini alacak sekilde

tedavi planlar1 yapilmistir. Tiim planlarda alan merkezi PTV’nin igerisinde olacak

sekilde ayarlanmaistir.

Tedavi planlarinda her iki algoritmada ve her tiirli hasta hacminde tiimor
yerlesimlerinin orta hatta yakin olmasi sebebi ile 2 tam ark tedavi teknigi kullanilmis ve
gantri acilart 179.9°-180.1° ile 180.1°-179.9° arasinda ayarlanilip, biri saat yoniinde
(CW) digeri de saat yoniiniin tersi (CCW) seklinde verilmistir. Daha homojen bir doz
dagilimi elde edebilmek icin tek tam ark yerine iki tam ark kullanilmistir. Doz hizi
VMAT teknigi i¢in maksimum deger olan 600 MU/dk olarak belirlenmistir. Bu deger
alanlardaki MLC hareketi ile tedavi esnasinda degisebilmektedir. Alanlarm kolimator
acilar1 ise 30° ve 330° seklinde ayarlanmistir. Planlama esnasinda herhangi bir masa

acis1 verilmeyerek optimizasyon kismina gegilmistir.

Tedavi optimizasyonunda PTV’nin istenilen dozu alip, tedavi alanindaki kritik
organlarin ise tolerans doz degerlerini gegcmeyecek sekilde numerik degerler belirlenmis

ve her plan optimizasyonunda intermadiate doz 6zelligi kullanarak akciger dozunun
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diistiriilmesi  saglanmistir. Ayrica, optimizasyon sayfasinda bu doz degerlerini
saglamaya calisirken yazilimin kullanacagi oncelik (priority) siralamasi i¢in bazi
degerler girilmistir. En son doz hesaplama kismina gecilip, doz hesaplama algoritmasi
olarak AAA segilerek plan hesaplatilmistir. Asagida tedavi planlarinda yer alan kritik

organlarin NCCN tarafindan miisade edilen doz limitleri;
v Akciger igine=> V20 = %35 ==>20 Gy alan hacmin %35°i gegmemesi

v' Ozafagus igine=>Mean doz (organm aldig1 ortalama doz) degerinin 34 Gy’i

gecmemesi
v Kalp igin—> Mean doz degerinin 26 Gy’i gegmemesi
v Medulla spinalis i¢in==> Maksimum dozun 50 Gy’i gegmemesi
seklinde agiklanmustir [64].

Yukarida belirtilen sinirlamalara uyarak hastalarin VMAT planlar1 yapilmis ve
asagida 6rnek hastanin AAA algoritmasi i¢in plan ve DVH gorselleri Sekil 3-3 ve Sekil
3-4’de belirtilmistir.
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Sekil 3-3: Eclipse 15.1 TPS’de AAA algoritmasi kullamlarak hazirlanan VMAT
planlarinda hedef hacmin goriintiisii
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Sekil 3-4: Eclipse 15.1 TPS’de AAA algoritmasi kullamlarak hazirlanan VMAT
planlarimin DVH ile birlikte goriintiisii

Daha sonra tedavi planlarinda herhangi bir optimizasyon veya alan agilarinda
degisiklik yapilmadan, tamamiyle ayni planlar {izerinden devam edilerek TPS’de
bulunan doz hesaplama boliimii AXB algoritmasi olarak degistirildi. AXB doz
hesaplarinda 1silanacak bolgeye gore degisen iki segenek bulunmaktadir. Bunlar;
AXBortam Ve AXBs ‘dadir. Calismamizda AXBuwater segenegi kullanilmistir. Sebebi;
AAA algoritmasmin doz Ol¢limlerinin su ortamimda elde edilmesinden dolayr iki

algoritmanin esdeger 6l¢iim verileri ile karsilastirabilmemizdir.

AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan VMAT planlarinin tiim kesitlerden
gorselleri ve DVH degerleriSekil 3-5 ve Sekil 3-6’da gosterilmistir.
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Sekil 3-5: Eclipse 15.1 TPS’de AXB algoritmasi kullamlarak hazirlanan VMAT
planlarinda hedef hacmin goriintiisii

Dose to water

Sekil 3-6: Eclipse 15.1 TPS’de AXB algoritmasi kullamlarak hazirlanan VMAT
planlarimin DVH ile birlikte goriintiisii
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3.2.5. AAA ve AXB Tedavi Planlarinin Analiz Edilmesi

Tedavi planlar1 degerlendirilirken Enstitiimiizde uygulanan standart prosediirler
esas alinmistir ve miimkiin mertebe en iyi planin elde edilmesi amaglanmistir. PTV nin
%95’inin toplam dozu aldigma dair kontroller yapilmig ve kritik organ dozlarinin
tolerans doz limitlerinin altinda olmasina dikkat edilmistir. Ayrica planda olusan

maksimum nokta dozun hedef hacmin igerisinde olmasi saglanmustir.

Iki algoritmanin doz hesabmn karsilastirilabilmesi icin DVH’dan elde edilen
PTVmin (hedef hacmin aldigt minimum doz degeri), PTVmean (hedef hacmin aldigi
ortalama doz degeri), PTVmax (hedef hacmin aldig1 maksimum doz degeri), akcigerin 5
Gy’inin (Vs) almis oldugu doz ile 20Gy’inin (V20) almis oldugu doz, kalp’in mean
dozu, 6zafagus’un mean dozu, medulla spinalis’in maksimum dozuve MU degerleri
kullanilmistir. Ayrica planlarm uygunlugu ve kalitesini gosteren Konformite indeksi
(CI) ve Homojenite Indeksi (HI) verileri planlama sonucu hesaplanarak kayit edilmistir.
Konformite indeksi (CI); verilen dozun, hedef volumiin kapsama alanmin ne kadar

icerisinde veya ne kadar disarisinda oldugunu anlamamizi saglamaktadir.
Cl degeri; CI = Vv X V1 / (PTVpin )? (3.1)

denklemi kullanilarak elde edilir ve ¢ikan sonuglarda 1’e yakin olan degerler ideal plan
olarak kabul edilir. Denklem (3.1)’de Vv terimi hedef hacmi, V11 terimi tanimlanan
izodoz hacmini, PTVpin degeri ise tanimlanmis izodoz tarafindan kaplanan hedef hacimi
belirtir. Homojenite Indeksi (HI); hedef hacimdeki dozun homojen dagilip,

dagilmadigini anlamamizi saglar.
HI degeri; HI = (Do2— Dosgsg) / Dogso (3.2)

denklemi kullanilarak kullanilarak elde edilir ve ¢ikan sonuglarda 0’a yakin olan
degerler ideal plan olarak kabul edilir. Denklem (3.2)’de Dy, terimi %2’lik hedef
hacmin almis oldugu dozu, Dygs terimi %98’lik hedef hacmin almis oldugu dozu, Dyso

degeri ise %50’lik hedef hacmin almis oldugu dozu belirtir.

Tiim bu veriler ile hazirlanmis olan tedavi planlarmin kritik organ ve hedef
hacim dozlar1 ile CI ve HI degerlerinin sayisal verileri bulgular kisminda ayrintili olarak

belirtilmistir [65].
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4. BULGULAR

4.1. Eclipse 15.1 TPS’den AAA Algoritmasi i¢in Elde Edilen Veriler

Akciger tiimor hacminde CTV’nin %100’ ve PTV nin %95’1 toplam dozu alacak
sekilde planlanmig ve kritik organ dozlar1 da kabul edilen tolerans doz degerlerinin

altinda tutulmasi amaglanmstir.

Eclipse 15.1 TPS’de AAA algoritmasi ile akciger hedef hacmine yonelik yapilan
VMAT planlarinm PTVmin, PTVmean, PTVmax, CI, HI ve MU degerleri ile birlikte kritik
organ dozlar1 Tablo 4-1 ve Tablo 4-2’de gosterilmistir. Ornek olarak bir tedavi planina
ait DVH goriintiisii Sekil 4-1de belirtilmistir ve Sekil 4-2°de hedef hacim ve kritik

organlara tanimlanan renkler gdsterilmistir.

Sekil 4-1: Eclipse 15.1 TPS’de AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger
planimin DVH goriintiisii

Sekil 4-2: DVH hacimlerinin temsil ettigi renkler
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Tablo 4-1: AAA doz hesaplama algoritmasi ile Eclipse 15.1 TPS’de yapilan akciger VMAT

planlarimin hedef hacime yonelik doz degerleri

HASTA | PTVmin | PTVmean | PTVimax - i MU
NO (Gy) (Gy) (Gy)
1 52,57 61,13 63,87 1,12 0,04 477
2 52,19 61,56 66,05 1,01 0,06 586
3 53,67 61,02 63,76 1,01 0,04 604
4 53,45 63 66,83 0,99 0,04 460
5 51,67 62,46 66,88 1,03 0,09 500
6 42,13 62,91 67,56 1,02 0,11 528
7 54,12 60,83 63 1,07 0,1 405
8 49,56 61,70 66,62 1,06 0,07 632
9 50,96 62,56 66,36 1,02 0,09 597
10 49,73 62,68 68,10 1 0,09 662
11 50,93 62,43 67,28 1,03 0,09 413
12 49 61,46 66,56 1,01 0,08 519
13 48,69 61,96 66,07 1,03 0,09 581
14 52,30 62,58 68,01 0,99 0,07 757
15 50 62,10 66,34 1,03 0,07 671
16 51,56 61,85 66,76 1 0,08 554
17 44,97 63,51 67,86 0,99 0,1 507
13 48,62 62,25 66,14 0,97 0,08 872
19 52,47 61,19 64 0,99 0,05 512
20 40,47 63,34 67,80 1,08 0,11 537
ORT 49,95 62,12 66,29 1,02 0,07 568,7
SS 3,66 0,77 1,50 0,03 0,02 109,88
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Tablo 4-2: AAA doz hesaplama algoritmasi ile Eclipse 15.1 TPS’de yapilan akciger VMAT

planlarimin Kritik organlara yonelik doz degerleri

Al i i KALPmean | OZEFAGUSmean | MEDULLAmax
NO | V5 (%) | V20 (%) (Gy) (Gy) (Gy)
1 40 5,95 4,95 5,73 15
2 41 7,54 8,74 13,9 43,88
3 53,44 7 11,1 23,44 33,23
4 10 2,5 2,6 11,24 28
5 45,7 18,1 6,1 13,35 41,79
6 59,08 | 21,48 10,08 15,64 43,04
7 4472 | 17,35 4,41 20,26 37,25
8 97 19,65 16,7 27,28 40,92
9 60 25,5 4,57 15,57 41,76
10 57,76 | 20,98 7,97 19,71 41,05
11 50,55 | 19,23 2,58 18,94 421
12 64,75 | 22,79 3,93 27,14 41,72
13 69,19 | 19,97 14,41 14,67 42,62
14 63,92 | 19,39 7,72 10,87 42
15 6591 | 19,48 16,7 20,46 42
16 54,32 | 20,06 1,68 20,31 41,65
17 7437 | 28,77 17,9 25,7 44,07
18 60,44 | 33,41 20,68 21,96 41,06
19 71,2 19,58 20,86 15,5 31,64
20 79,7 19,81 24,91 23,89 43,87
ORT | 5815 | 1843 10,42 18,27 38,93
SS 0,33 7,37 7,07 5,66 6,92
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4.2. Eclipse 15.1 TPS’den AXB Algoritmas icin Elde Edilen Veriler

Akciger tiimor hacminde CTV’nin %100’ ve PTV nin %95’1 toplam dozu alacak
sekilde calisma planlanmis ve kritik organ dozlari da kabul edilen tolerans doz

degerlerinin altinda tutulmasi amaglanmugtir.

Eclipse 15.1 TPS’de AXB algoritmasi ile akciger hedef hacmine yonelik yapilan
VMAT planlarinin PTVmin, PTVmean, PTVmax, CI, HIve MU degerleri ile birlikte kritik
organ dozlar1 Tablo 4-3 ve Tablo 4-4’de gosterilmistir. Ornek olarak bir tedavi planina
ait DVH goriintiisti Sekil 4-3°de belirtilmistir ve Sekil 4-4’de hedef hacim ve kritik

organlara tanimlanan renkler gosterilmistir.

Sekil 4-3: Eclipse 15.1 TPS’de AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger planinin
DVH goriintiisii

Sekil 4-4: DVH hacimlerinin temsil ettigi renkler
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Tablo 4-3: AXB doz hesaplama algoritmasi ile Eclipse 15.1 TPS’de yapilan akciger VMAT
planlarimin hedef hacime yonelik doz degerleri

HASTA | PTVmin | PTVmean | PTVmax - " MU
NO (Gy) (Gy) (Gy)
1 53,19 61,16 64,61 1,13 0,04 478
2 49,28 61,47 65,63 1,07 0,06 576
3 53,16 61,60 64,67 1,05 0,05 595
4 50,77 63,77 68,84 0,99 0,04 460
5 51,40 62,57 67,37 1,03 0,09 486
6 41,53 63,09 68,77 1,03 0,12 531
7 53,17 60,98 64,12 1,08 0,12 397
8 49,90 61,67 67,84 1,04 0,07 633
9 50,33 62,40 68 1,01 0,09 591
10 49,89 62,67 68,40 1 0,09 625
11 50,33 62,47 67,77 1,05 0,09 382
12 48,94 61,59 66,87 1,01 0,07 502
13 49,94 62,30 66,96 1,05 0,11 561
14 50,26 63,16 68,41 1 0,05 657
15 48,13 62,15 66 1,01 0,07 668
16 51,59 61,84 67,84 1 0,1 534
17 43,81 63,43 68,01 1 0,1 496
18 45,77 62,49 67,42 0,99 0,07 892
19 52,18 61,09 64,55 0,99 0,05 495
20 40,12 63,21 68,80 1,07 0,11 531
ORT 49,18 62,25 67,04 1,03 0,07 554,5
SS 3,68 0,81 1,56 0,03 0,02 108,90
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Tablo 4-4: AXB doz hesaplama algoritmasi ile Eclipse 15.1 TPS’de yapilan akciger VMAT

planlarimin Kritik organlara yonelik doz degerleri

Al i i KALPmean | OZEFAGUSmean | MEDULLAmax
NO | V5 (%) | V20 (%) (Gy) (Gy) (Gy)
1 41 5,58 4,88 5,63 14,98
2 40 7,52 8,68 14,1 41,64
3 54,27 7 11,37 23,6 33,74
4 10,8 2,5 2,4 11,64 30
5 46 18,4 6,13 13,23 41,24
6 59,25 | 21,84 10,04 18,93 43,15
7 46,2 18 4,61 19,91 38,12
8 08 19,4 16,38 27,14 40,6
9 60 24,9 4,44 15,49 41,84
10 56,08 | 20,68 8,02 19,74 41,09
11 50,13 | 18,87 2,44 18,61 41,38
12 64,04 | 25,05 3,8 27,04 42,29
13 69,53 | 21,42 15,22 14,47 42,57
14 63 19,1 7,73 12,11 42,64
15 6512 | 19,78 17,3 20,39 42,08
16 54,28 | 20,64 1,66 20,15 421
17 7354 | 29,38 16,08 25,51 44,89
18 59,26 | 33,43 20,28 21,63 40,17
19 71,1 18,83 21,94 15,6 29,48
20 77,21 | 19,34 24,3 22,29 435
ORT | 57,94 | 1858 10,38 18,36 38,87
SS 17,10 7,52 7,05 5,43 6,85




46

4.3. Grafiksel Olarak Degerlerin Karsilastirilmasi

Akciger kanserli 20 hasta icin AAA ve AXB doz hesaplama algoritmalar ile
yapilmis plan parametreleri olan PTVmin, PTVmean, PTVmax, akcigerin 5 Gy’inin (Vs) ve
20Gy’inin (Va0) yiizdesi, kalp’in mean dozu, 6zafagus’un mean dozu, medulla
spinalis’in maksimum dozu ve MU degerleri sirasiyla grafiksel olarak karsilagtirilmis ve

Sekil 4-5 ile Sekil 4-15 arasinda gosterilmistir.
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Sekil 4-5: Akciger planlarinda kullamlan iki farkh doz hesaplama algoritmalarimin AKC-
PTV (V5) degerlerinin grafiksel karsihgi
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Sekil 4-7: Akciger planlarinda kullanilan iki farkh doz hesaplama algoritmalarimin

KALPmean degerlerinin grafiksel karsihig
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MEDULLAmax degerlerinin grafiksel karsihgi
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Sekil 4-10: Akciger planlarinda kullamlan iki farkh doz hesaplama algoritmalarinin
PTVwmin degerlerinin grafiksel karsihigi
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Sekil 4-11: Akciger planlarinda kullamlan iki farkh doz hesaplama algoritmalarimin
PTVwmean degerlerinin grafiksel karsihg
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Sekil 4-13: Akciger planlarinda kullamlan iki farkl doz hesaplama algoritmalarimin ClI

degerlerinin grafiksel karsihigi
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Sekil 4-14: Akciger planlarinda kullamlan iki farkh doz hesaplama algoritmalarimin HI
degerlerinin grafiksel karsihigi
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Sekil 4-15: Akciger planlarinda kullamlan iki farkh doz hesaplama algoritmalarimn MU
degerlerinin grafiksel karsihg:
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4.4, Istatistik Yontemler fle SPSS Programinda Analiz Sonuclarn

AAA ve AXB doz hesaplama algoritmalarinin akciger kanserli 20 hasta ile
yapilmis tedavi planlarindan elde edilen sonuglar SPSS programinda Wilcoxon signed
rank testi uygulanarak PTVmax, PTVmin, PTVmean, Cl, HI, MU ve kritik organlar doz
degerleri istatistiksel agidan karsilastirilmistir. Tablo 4-5’de sonuglarin ortalama,
standart sapma ve p degerleri gosterilmistir. P degeri 0,05’den kiiglik olan sonuglar

anlamli fark olarak degerlendirilmistir.



Tablo 4-5: AAA ve AXB algoritmalari ile 20 akciger hastasinda yapilan doz
hesaplamalarimin PTVmax, PTVmin, PTVmean, CI, HI, MU ve Kkritik organ i¢in ortalama,

standart sapma ve p degerleri
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AAA AXB
Ortalama + Ortalama +
Standart Sapma Standart Sapma i

degeri

(Gy) (Gy)
49,95 £3,66 49,18 + 3,68 0,010
62,12 +0,77 62,25+ 0,81 0,067
66,29+1,50 67,04 £ 1,56 0,001
1,02 + 0,03 1,03 + 0,03 0,117
0,07 +£0,02 0,07 + 0,02 0,351
568,7 + 109,88 554,5 + 108,90 0,003
58,15+ 0,33 57,94 £17,10 0,456
18,43 + 7,37 18,58 £ 7,52 0,586
10,42 + 7,07 10,38 = 7,05 0,490
18,27 + 5,66 18,36 5,43 0,411
38,93 £6,92 38,87 £ 6,85 0,852
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5. TARTISMA

Calismamizda, VMAT teknigi ile akciger kanserli 20 hastanin tedavi planlari
Varian Eclipse Versiyon 15.1 TPS’de AAA ve AXB doz hesaplama algoritmalari
kullanilarak yapilmistir. Karsilagtirma yapabilmek i¢in tedavi planlardaki optimizasyon

degerleri ayn1 tutulmustur.

Tedavi planlarinin sonucunda AAA ve AXB doz hesaplama algoritmasi i¢in
veriler DVH’dan elde edilerek, hedef hacim ve kritik organlar acisindan
degerlendirmeleri yapilmistir. Her iki doz hesaplama algoritmasi i¢in TPS’de yapilan
tiim tedavi planlarmin kritik organ dozlari, kabul goren tolerans degerleri asmayacak
sekilde ayarlanmistir. Planlarin kalitesini degerlendirme de kullanilan CI ve HI degerleri
ICRU protokollerine géore AAA ve AXB algoritmalarinda ayr1 ayr1 hesaplanarak

karsilagtirilmistir.

Akciger kanserli 20 hastanin AAA ve AXB doz hesaplama algoritmalar1 ile
yapilan VMAT tedavi planlarinda, PTVmax, PTVmin V& PTVmean degerleri en yiiksek, en

diisiik ve ortalama veriler olarak asagida degerlendirilmistir.

Eclipse 15.1’de AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi
planlarinda PTVmax’1n en biiyiik degeri 68,10 Gy, en kiigiik degeri 63 Gy ve ortalama
degeri 66,29 Gy, AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda
PTVmax'1n en biiylik degeri 68,84 Gy, en kiiclik degeri 64,12 Gy ve ortalama degeri
67,04 Gy olarak bulunmustur. AXB algoritmasi ile yapilan planlardaki PTV max
degerlerinin, AAA algoritmasi ile yapilan planlardaki PTVmax degerlerine gore daha
yiksek oldugu goriilmiistiir. Ayrica SPSS programi ile yapilan Wilcoxon signed
rank testi sonuclarina gore AAA ve AXB algoritmasindaki PTVmax’ 1 p degeri
0,001 olarak bulunmus ve istatistiksel olarak (p<0.05) anlamh bir fark olusturdugu

gozlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmas1 ile yapilan akciger tedavi planlarinda PTV min’
in en biiylik degeri 54,12 Gy, en kii¢lik degeri 40,47 Gy ve ortalama degeri 49,95 Gy,
AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda PTVmin® in en
biiytik degeri 53,19 Gy, en kii¢iik degeri 40,12 Gy ve ortalama degeri 49,18 Gy olarak
bulunmustur. AXB algoritmas1 ile yapilan planlardaki PTVmin degerlerinin, AAA
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algoritmas: ile yapilan planlardaki PTVmin degerlerine gore daha diisik oldugu

gorilmiistiir.

Ayrica SPSS programu ile yapilan Wilcoxon signed rank testi sonuglarina
gore AAA ve AXB algoritmasindaki PTVin’ in p degeri 0,01 olarak bulunmus ve

istatistiksel olarak (p<0.05) anlamh bir fark olusturdugu gozlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda PTV mean’
in en blyiik degeri 63,51 Gy, en kiigiik degeri 60,83 Gy, ortalama degeri 62,12 Gy,
AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda PTVmean’ in en
bliyiik degeri 63,77 Gy, en kiigiik degeri 60,98 Gy, ortalama degeri 62.25 Gy olarak
bulunmustur. AXB algoritmast ile yapilan planlardaki PTVmin degerlerinin, AAA
algoritmas1 ile yapilan planlardaki PTVmin degerlerine gore daha yiiksek oldugu
goriilmiistiir. Ayrica SPSS programu ile yapilan Wilcoxon signed rank testi sonuclarina
gore AAA ve AXB algoritmasindaki PTVmean” in p degeri 0,06 olarak bulunmus ve

istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli bir fark olusturmadigi gézlenmistir.

Tedavi planlarimm uygunlugu ve planlar1 en iyi sekilde yorumlamamiza katkida
bulunan CI ve HI degerleri istatistiksel olarak SPSS programinda Wilcoxon signed rang
testi uygulanarak analiz edilmistir. AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger
tedavi planlarindan hesaplamalar sonucu elde edilen CI” nin ortalama ve standart sapma
degeri; 1,02+0,03, AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi
planlarindan hesaplamalar sonucu elde edilen CI’ nin ortalama ve standart sapma
degeri; 1,03+0,03 olarak bulunmustur. SPSS programinda Wilcoxon signed rang testi
kullanilarak p degeri 0,117 olarak elde edilmis ve istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli

bir fark olusturmadigi gozlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmast ile yapilan akciger tedavi planlarindan
hesaplamalar sonucu elde edilen HI’ nin ortalama ve standart sapma degeri; 0,07+0,02,
AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarindan hesaplamalar
sonucu elde edilen HI’ nin ortalama ve standart sapma degeri; 0,07+0,02 olarak
bulunmustur. HI indekslerinin ortalama ve standart sapma degerleri birebir ayni oldugu
goriilerek, plan homojenliginde iki algoritmada degisiklik olmadig1 anlagilmistir. SPSS
programmda Wilcoxon signed rang testi kullanilarak p degeri 0,351 olarak elde edilmis

ve istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli bir fark olusturmadigi gézlenmistir.
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AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda AKC-
PTV (V5)(akcigerin 5 Gy alan hacminin yiizdesi)’in ortalama ve standart sapma degeri;
58,15+0,33, AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda
AKC-PTV (V5) (akcigerin 5 Gy alan hacminin yiizdesi)’in ortalama ve standart sapma
degeri; 57,94+17,10 olarak bulunmustur. SPSS programinda Wilcoxon signed rang testi
kullanilarak p degeri 0,456 olarak elde edilmis ve AKC-PTV (V5) yiizdesinin
ortalamas1 AXB algoritmasinda ¢ok az bir fark ile daha az goriinse de istatistiksel olarak

(p<0.05) anlaml bir fark olusturmadigi gézlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda AKC-
PTV (V20) (akcigerin 20 Gy alan hacminin yiizdesi)’in ortalama ve standart sapma
degeri; 18,43+7,37, AXB doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi
planlarinda AKC-PTV (V20) (akcigerin 20 Gy alan hacminin yiizdesi)’in ortalama ve
standart sapma degeri; 18,58+7,52 olarak bulunmustur. SPSS programinda Wilcoxon
signed rang testi kullanilarak p degeri 0,586 olarak elde edilmis ve AKC-PTV (V20)
ylizdesinin ortalamasi AXB algoritmasinda ¢ok az bir fark ile daha cok goriinse de

istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli bir fark olusturmadigi gézlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda
KALPmean ‘nin aldigr dozun ortalama ve standart sapma degeri; 10,42+7,07, AXB doz
hesaplama algoritmas1 ile yapilan akciger tedavi planlarinda KALPmean ‘nin aldigi
dozun ortalama ve standart sapma degeri; 10,38+7,05 olarak bulunmustur. SPSS
programinda Wilcoxon signed rang testi kullanilarak p degeri 0,490 olarak elde edilmis

ve istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli bir fark olusturmadigi gozlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmas: ile yapilan akciger tedavi planlarinda
OZEFAGUSmean ‘nin aldig1 dozun ortalama ve standart sapma degeri; 18,27+5,66, AXB
doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda OZEFAGUSmean ‘nin
aldig1 dozun ortalama ve standart sapma degeri; 18,3645,43 olarak bulunmustur. SPSS
programinda Wilcoxon signed rang testi kullanilarak p degeri 0,411 olarak elde edilmis

ve istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli bir fark olusturmadigi gézlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmas: ile yapilan akciger tedavi planlarinda
MEDULLAmax ‘mn aldig1 dozun ortalama ve standart sapma degeri; 38,93+6,92, AXB
doz hesaplama algoritmas1 ile yapilan akciger tedavi planlarmda MEDULLAmax ‘in

aldig1 dozun ortalama ve standart sapma degeri; 38,87+6,85 olarak bulunmustur. SPSS
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programinda Wilcoxon signed rang testi kullanilarak p degeri 0,852 olarak elde edilmis

ve istatistiksel olarak (p<0.05) anlamli bir fark olusturmadigi gézlenmistir.

AAA doz hesaplama algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda MU
degerlerinin ortalama ve standart sapma degeri; 568,7+109,88, AXB doz hesaplama
algoritmasi ile yapilan akciger tedavi planlarinda MU degerlerinin ortalama ve standart
sapma degeri; 554,5+108,90 olarak bulunmustur. SPSS programinda Wilcoxon signed
rang testi kullanilarak p degeri 0,003 olarak elde edilmis ve istatistiksel olarak
(p<0.05) anlamh bir fark oldugu gozlenmistir. MU degerlerine her iki algoritmada
bakildiginda en yiliksek 892 MU en diisiik 382 MU olarak AXB algoritmasinda oldugu

gorilmiistiir.

Literatiir ¢aligmalarina bakildiginda, Park ve ark. Acuros XB’nin performansini
O0lcmek adina bas ve boyun, prostat, omurga ve akciger kanserli toplamda 40 her grup
vaka icin ise 10 hasta ile yapilan VMAT planlarmi AAA, AXBw ve AXBn
algoritmalarin1 kullanarak final dozlarin1 karsilastirmiglardir. Bulmus olduklar1
sonuglarda oOzellikle bizim ¢alismamiza benzer algoritmalar olan AAA ve AXBw
karsilagtirmalarina bakildiginda hedef hacimler i¢in istatistiksel olarak anlamli bir fark
olusturdugunu, fakat alan dis1 normal dokular i¢in herhangi bir fark bulunmadigini ve
AAA doz hesaplari ile AXBw hesaplarmin birbirine yakin oldugunu belirtmislerdir [66].

Bizim ¢alismamizda da benzer sonug¢lar mevcuttur ve literatiirii destekler niteliktedir.

Han ve ark. akciger kanserinde yogunluk ayarli radyoterapi (YART) ve
voliimetrik ark radyoterapi (VMAT) tekniklerinde AXB’nin dozimetrik etkisini 6l¢gmek
icincalismada bulunmuslardir. Dozimetrik olarak yaptiklar1 c¢aligmalarda AXB’nin
AAA’ya goOre heterojen ortamlarda esdeger ya da biraz daha iyi sonug¢ verdigini
belirtmislerdir. Calismalarindaki doz-voliim histogram (DVH) degerlerindeki verilere
baktigimizdaPTVhedef hacimin akciger, kalp ve medulla gibi kritik organlarin ortalama
dozlarin1 degerlendirmislerdir. Ayrica AAA ve AXB algoritmalarinin hesaplama
stirelerini karsilastirmiglardir. Elde ettikleri sonuglara baktigimizda biiyiik ¢ogunlukta
hedef hacimlerin aldiklar1 dozlarin benzerlik gosterdigini ve kritik organlarda ise
akciger dozu hari¢ hedef hacimlerden daha biiyiikk farkliliklarin oldugunu
sdylemislerdir. Iki algoritmanin hesaplama siirelerinde VMAT tekniginde 4-5 Kat gibi
ciddi farkin oldugunu belirtmislerdir. Caligmalarmin sonucunda aradaki farklarin

PTV’nin konumuna bagli olarak degisebilicegini, kemik dokunun yogun oldugu
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bdlgede algoritmalar arasindaki farklarin artabilecegini ve VMAT teknigi ile AXB
algoritmasmin hem hesaplama siiresini azaltarak hemde doz hesabmin dogrulugunu
artirarak fayda saglayabilecegini vurgulamislardir [67]. Bizim ¢alismamizda ise hedef
hacimlerde PTVmean disinda anlamli farklar oldugu ve AXB algoritmasmin PTV’deki
nokta dozu daha iyi tespit ettigi goriilmiistiir. Kritik organ dozlarinda ise farklarin

istatistiksel olarak anlam ifade etmedigi bulunmustur.

Krishna ve ark. 15 sol akciger kanserli hastada hedef hacim (PTV) ve Kritik
organlar1 doz-hacim histogram (DVH) verilerine gére 6 MV enerjili YART teknigi ile
AAA ve AXB doz hesaplama algoritmalarinda karsilastrmislardir. Hedef hacmin
%95’inin verilen dozu almasmna gore planlarm yapildigini ve parametrelerin
karsilastirmaya uygun olabilmesi i¢in alan agilar1 ve optimizasyon degerlerinin ayni
tuttuldugunu vurgulamiglardir. Ayrica tedavi planlarinda hedef hacime 25 fraksiyonda
toplam 50 Gy’lik doz verildigini ve bu dogrultuda hesaplamalarim yapildigini
sOylemislerdir. Degerlendirme sonuglarinda AAA doz hesaplama algoritmasinda
PTVmax’m aldig1 dozun ortalama ve standart sapma degerinin 52,96+0,69, PTVmean nin
aldig1 dozun ortalama ve standart sapma degerinin 49,90+0,41, Kalpmean’nin aldigi
dozun ortalama ve stardart sapma degerinin 5,34+4,26, medullamax’m aldig1 dozun
ortalama ve stardart sapma degerinin 21,42+7,29 oldugunu, AXB doz hesaplama
algoritmasinda ise PTVmax’in aldigi dozun ortalama ve stardart sapma degerinin
53,56+0,66, PTVmean'nin aldigi dozun ortalama ve standart sapma degerinin
49,87+0,45, Kalpmean’nin aldig1 dozun ortalama ve stardart sapma degerinin 5,26+4,20,
medullamax’mn aldigi dozun ortalama ve stardart sapma degerinin 20,87+7,12 olarak
bulmuslardir. Iki algoritma hesaplarinda konformite indeks (CI) ve homojenite
indekslerini (HI) karsilastirdiklarinda, AAA algoritmasinda HI’in ortalama ve standart
sapma degerini 1,05£0,01, AXB algoritmasinda HI’in ortalama ve standart sapma
degerini 1,06+0,02, AAA algoritmasinda CI’in ortalama ve standart sapma degerini
0,84+0,13, AXB algoritmasinda CI’in ortalama ve standart sapma degerini 0,84+0,13
olarak bulmuslardir ve istatistiksel olarak HI anlamli fakat CI degerleri anlamsiz olarak
belirtilmistir. Elde ettikleri sonuglar1 degerlendirdiklerinde iki algoritmada PTVmax
degerlerindeki farklarin istatistiksel olarak anlamli oldugunu, PTVmean degerlerindeki
farkliliklarin ise istatistiksel olarak anlam ifade etmedigini, kritik organ dozlarinda

AAA’nin AXB’ye kiyasla daha fazla doz tahmininde bulundugunu ve istatistiksel
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olarak anlamli farklilar olsa da klinik a¢idan bu durumun bir anlam ifade etmesi i¢in

farklarm ¢ok kii¢iik oldugunu belirtmislerdir [68].

Bizim ¢alismamizda ise AAA ve AXB ile yapilan tedavi planlarma 30
fraksiyonda toplamda 60 Gy doz verilmistir ve planlar VMAT teknigi ile yapilarak PTV
hedef hacminin %95’inin verilen dozu almas1 saglanmistir. Literatiir calismasina benzer
sekilde PTVmax degerlerinin farklar1 iki algoritmada istatistiksel olarak anlaml
bulunmus ve PTVmen degerleri farklari iki algoritmada istatistiksel olarak anlamli
bulunmamistir. Kritik organlardaki karsilastirmalara baktigimizda aradaki farklarin
istatistiksel olarak anlam ifade etmedigini goriilmiistiir. Ayrica AAA algoritmasinda
HI’in ortalama ve standart sapma degerini 0,07+0,02, AXB algoritmasinda HI’in
ortalama ve standart sapma degerini 0,07+0,02, AAA algoritmasinda CI’in ortalama ve
standart sapma degerini 1,02 = 0,03, AXB algoritmasinda CI’in ortalama ve standart
sapma degerini 1,02+0,03 olarak bulunmustur ve istatistiksel olarak anlamli bir fark
bulunmamaktadir.Literatiir ¢alismast hedef hacimler bakimindan ¢alismamizi

destelemektedir.

Kathirvel ve ark. Rapidarc cihazinda AAA, AXB ve Convolution (CC)
algoritmalarin1 YART ve VMAT teknikleri ile beyin, bas ve boyun, toraks ve pelvis
kanserli hastalarda calismalarnin sonucunu degerlendirmislerdir. Toraks kanserli
hastalardan elde ettikleri sonuclara baktigimizda;AAA algoritmasi ile akcigerlerin 20
Gy alan hacminin ortalama ve standart sapma degerini 19,9+7,7, AXB algoritmasi ile
akcigerlerin 20 Gy alan hacminin ortalama ve standart sapma degerini 19,8+7,7 olarak
bulmuslardir. Ek olarak DVH parametrelerine dayanan farklilarm klinik diizeyde
uygunlugu agisindan yeterli veri kaynagi olusturmadigmi sdyleyerek yinede ufakta olsa
bazi degerlerde AXB lehine algoritma tercihinin yapilabilecegini aktarmuslardir [69].
Bizim ¢aliygmamizda ise AAA algoritmasi ile akcigerlerin 20 Gy alan hacminin ortalama
ve standart sapma degeri 18,43 + 7,37, AXB algoritmasi ile akcigerlerin 20 Gy alan

hacminin ortalama ve standart sapma degeri 18,58 + 7,52 olarak bulunmustur.

Zhen ve ark. YART ve VMAT teknikleri ile AAA, AXB ve Collapsed Cone
Convolution (CCC) algoritmalarini torakal omur metastazlarinda karsilastirmislardir.
VMAT planlar1 i¢in Doz-voliim histogram (DVH)’larindan elde edilen sonuglara gore
medullamax’m aldigr dozun AAA ve AXB algoritmalarinda istatistiksel olarak anlamli

bir fark olusturmadigini bulmuslardir. Ayrica yapilan birgok AAA ve AXB doz
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kargilastirmalarinda AXB algoritmasinin daha yiiksek tahminlerde bulundugunu
soylemiglerdir [70]. Bizim ¢alismamizda da benzer sonuglar mevcuttur ve liiteratiirii

destekler niteliktedir.

Tez calismamizin sonucunda; plan kalitesini gosteren CI ve HI degerleri iki
farkli algoritmada en iyi sekilde saglanarak, tiim tedavi plan parametrelerindeki doz
degerleri izin verilen limit diizeylerinin altinda tutulmustur. Iki doz hesaplama
algoritmasindaki farkliliklarin birbirine ¢cok yakin oldugu ve bulunan bu farkliliklarin
tiimoriin akcigerdeki lokasyonuna, alan icerisinde bulunan kemikli ve yumusak dokulu
yapilarin yogunluguna bagli olarak degisebilecegi goriilmiistiir. AXB algoritmast doz
hesaplamalarinda hedef hacimlerde nokta maksimumlarda ve kritik organlarda daha
yikksek doz tahminlerinde bulunmustur. Bu durum AXB’nin tek seferde Lineer
Boltzmann tasinma denklemlerini (LBTD) ¢6zmesi sebebi ile daha giivenilir sonuglar
ortaya koydugu soylenebilir. Fakatsadece doz-voliim histogram (DVH) verileri dikkate
alinarak yapilan bir analizin, klinik olarak nihai karar1 vermede yetersiz olabilecegi ve
algoritmalar arasindaki diisiik farklarmn klinikte kullanimi agisindan anlamli bir fark

yaratmayacag diisiiniilmektedir.
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