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OZET

Bu calismada, 12 bas boyun kanserli hasta icin, 5, 7, 9 alanli IMRT ve 1 ve 2
arkli IMAT planlart olusturulmustur. Planlar hedeflerin % 95' i dozun tamamini
alacak sekilde normalize edilmis, hedef ve kritik organlarin doz degerleri DVH
tizerinden belirlenen maksimum ve ortalama doz degerleri ile incelenmistir. IMRT ve
IMAT oncelikleri arasinda, 5, 7, 9 alanli IMRT planlar1 arasinda, 1 ve 2 arkli IMAT
planlar1 arasinda ve 7 alanli IMRT ve 2 arkli IMAT planlar1 arasinda karsilastirmalar
yaptlmistir. IMRT Oncelikleriyle olusturulmus planlarda hedef yapilarda, IMAT
oncelikleriyle olusturulmus planlarda da kritik yapilarda daha yiiksek dozlar elde
edilmistir. 5, 7 ve 9 alanli IMRT planlar1 kendi aralarinda kiyaslandiginda 5 alanh
planlarda yiiksek doz degerleri daha fazla goriilmistiir. En dengeli doz dagilimi 7
alanli planlarla elde edilmistir. IMAT planlarinda yiiksek dozlar, 2 arkli planlara
kiyasla genellikle 1 arkli planlarda olusmustur. IMRT ve IMAT planlar
karsilagtirildiginda 2 arkli IMAT planlarinda daha yiiksek doz degerlerine
rastlanmistir. IMAT planlarinda alanlar 360 den girerek viicut konturundaki
diizensizliklerden 7 alanli IMRT planlarina gére daha fazla etkilenmektedir. MU
degerlerine bakildiginda ise IMRT planlarinda alan sayisiyla orantili olarak artan
degerler goriilmektedir. Oysa IMAT planlarindan elde edilen degerler IMRT
planlarindan elde edilen degerlerin hemen hemen iicte birine yakindir. Ozellikle 2
arkli IMAT planlarinda tek arkli plana gore belirgin bir MU artis1 olmamasina

ragmen kritik organ dozlar1 ve doz dagiliminda daha iyi sonuglar elde edilmistir.

Bas Boyun Kanseri, Bas Boyun Radyoterapisi, IMAT, IMRT.



SUMMARY

Comparison Of Intensity Modulated vs. Intensity Modulated Arc Therapy In
Head-And-Neck Cancer Radiotherapy. In this study, 5, 7, 9 field IMRT and 1 and
2 arc IMAT plans were performed for 12 patients with head and neck cancer. Plans
were normalized to improve % 95 PTV coverage. PTV and critical structure
maximum and mean doses were analyzed by using DVH. Comparisons were made
among IMRT and IMAT priorities; 5, 7 and 9 field IMRT plans; 1 and 2 arc IMAT
plans; 7 field IMRT and 2 arc IMAT plan. Higher doses to PTV for plans with IMRT
priorities and to critical structures for plans with IMAT priorities were seen. When a
comparison were made between 5, 7 and 9 field IMRT plans, higher doses were seen
for 5 field IMRT. The most homogeneous dose distributions were seen for 7 field
IMRT plans. Higher doses were seen for 1 arc IMAT plans, compared to 2 arc plans.
When IMRT and IMAT plans were compared, higher doses were seen by 2 arc
IMAT plans. As body contour inhomogeneities are more effective for IMAT plans
which use whole body contour compared to fixed gantry fields used at 7 field IMRT
plans. IMRT plans use more MU in proportion to the number of fields. IMAT plans
show significantly lower number of MU. There is no significant increase between
MU values of 1 and 2 arcs. However, 2 arc IMAT plans have more homogeneous

dose distribution and lower critical structure doses compare to 1 arc plan.

Head and Neck Cancer, Head and Neck Radiotherapy, IMAT, IMRT.



1 GIRIS VE AMAC

Radyoterapi (RT), iyonlastiric1 radyasyon kullanarak kanser hiicrelerinin yok
edilmesi prensibine dayanir.

Tedavi planlar1 olusturulurken, saglikli dokunun aldig1 radyasyon dozu en aza
indirilmeye calisilirken, tiimoriin olusturdugu hedef hacmin yeterli radyasyon
dozunun tamamini almasi ile lokal kontrolin saglanmasi ve hayat kalitesinin
arttirllmas1 amaglanmaktadir.

Cok sayida alan kullanilarak saglikli doku ve hedef hacimler arasindaki doz
dengesinin daha kolay saglanabildigi yogunluk ayarli RT (intensity modulated
radiotherapy [IMRT]) bas boyun gibi karmagik hedef ve kritik yapilar1 barindiran
bolgelerin tedavisinde 6nemli bir yer tutmaktadir.

Bu calismada bas boyun bolgesi kanserlerinde, sabit gantri acili IMRT ve
yogunluk ayarh ark terapi (intensity modulated arc therapy [IMAT]) teknikleriyle
hedef yapilarda elde edilmis doz dagilimlari ve kritik organlarin aldiklart doz

degerleri doz voliim histogrami (DVH) yardimiyla incelenmistir.



2 GENEL BILGILER

2.1 Bas Boyun Kanserlerinin Epidemiyolojisi

Agiz boslugu, tiikiiriik bezleri, paranazal siniisler ve burun boslugu, farenks,
nazofarenks, orofarenks, hipofarenks, larenks ve boynun iist kismindaki lenf
nodiillerindeki kanserler bas-boyun kanserleri olarak adlandirilmaktadir. Bas-boyun
kanserlerinin % 90' indan fazlas1 yassi hiicrelidir, bu nedenle yass1 hiicre kanserleri

olarak da adlandirilirlar (1).

2.1.1 Bas-boyun kanserlerinin morbidite ve mortalitesi

Bag-boyun kanserlerinin diinyadaki morbidite ve mortalitesi diger kanser
tiirlerine gére daha azdir. Ancak bu kanserlerin olusumunda 6nemli etkisi bulunan
titlin ve alkol kullaniminin artmasiyla goriilme sikliklart da, 6zellikle 50 yasindan

sonra artmaktadir (2).

Diinya geneline bakildiginda erkeklerde en sik goriilen bag-boyun kanseri, agiz
boslugu kanseridir ve hemen ardindan larenks kanseri gelmektedir. Kadinlarda en
cok goriilen bag-boyun kanseri tiirli ise orofarenks ve hipofarenks kanserleri olup,

bunlar1 ag1z boslugu kanserleri izlemektedir (3).

Nazofarenks ve tiikiiriik bezi kanserleri diger tiim viicut kanserlerinin yaklasik
% 0,2' sini olusturmakta ve diger bas-boyun kanserlerinden farkli ozellikler
gostermektedir (4). Ulkemizle ilgili ¢ok saglikli bilgiler olmamakla birlikte
radyasyon onkolojisi bdliimlerinde larenks kanserleri birinci sirada iken nazofarenks

kanserleri ikinci siklikta goriilmektedir.



2.2 Bas-Boyun Kanserlerinde Goriintiileme

Bag-boyun kanserlerinin ilk tan1 ve evrelemesinde, fiziki muayene, endoskopik
inceleme ve lezyonlarin acgik biyopsileri ile, ultrasonografi (US), bilgisayarh
tomografi (CT) ve manyetik rezonans (MR) goriintiileme gibi konvansiyonel

anatomik goriintiileme yontemleri yer alir.

Glinlimiizde bas-boyun kanserlerini degerlendirmede CT yontemi tercih

edilmektedir (5).

Hiicre tipi ne olursa olsun tiim bas-boyun tiimorleri florodeoksiglukoz pozitron
emisyon tomografisi (FDG PET) ile goriintiilenebilirler. Bas-boyun kanserlerinin
evrelemesinde, uygulanan tedavinin degerlendirilmesinde ve rekiirrenslerin

belirlenmesinde FDG PET kullanilir (6).

2.3 Bas-Boyun Kanserlerinde Tedavi Prensipleri

Bas-boyun kanserlerinde temel tedavi yaklasimi cerrahi ve/veya RTdir. Ancak
kemoterapi (KT) de RT ile birlikte organ koruyucu yontemler arasinda giderek

agirlik kazanmaktadir.

2.3.1 Cerrahi

Bag-boyun kanserlerinde cerrahi ¢ogu zaman kiiratif tedavi amaciyla
yapilmaktadir. Erken evre kanserlerde bu amaca tek basina cerrahi ile ulasilirken,
ileri evre kanserlerde bazen tek basina, bazen de postoperatif RT ve/veya KT ile
ulagilir.  Ancak ameliyat sonrasinda hastada konusma, yutma, solunum
fonksiyonlarinda devamli veya gegici bozukluklar olusabilir. Ayrica geng hastalarda

fonksiyon kadar kozmetik goriiniimiin de dikkate alinmas1 gereklidir.



2.3.2 Kemoterapi

Bag-boyun kanserleri tedavisinde KT kombinasyonlari ile yiiksek yanit oranlari
elde edilmesi, son yillarda gittikce daha fazla sayidaki hastaya KT uygulanmasina ve

KT' nin bu tiimdrlerin tedavisinde 6nemli bir yer kazanmasina yol agmustir.

2.3.3 Radyoterapi

2.3.3.1 Radyoterapinin tamim ve tarihcesi

RT, iyonizan radyasyonun kanserlere ve bazi kanser disi1 hastaliklara yonelik
kullanildig1 bir tedavi yontemidir. RT ile 6nceden belirlenmis olan tiimér hacmine,
timor dokusunu cevreleyen normal dokularda olabildigince az hasar olusturacak
sekilde, dnceden hesaplanmis iyonizan radyasyon dozunun uygulanmas: ile iyi bir
yasam kalitesi saglamak ve kisinin sag kalim siiresinin arttirilmasi1 hedeflenmektedir.
RT tedavi etkisinin yaninda, hastalik nedeniyle olusan agr1 ve kanamay1 gidermede
de yardimcidir. Kiiratif RT uygulamalarinda, tiimoriin ortadan kaldirilmasi, tedavi
edilen hastanin yasam kalitesinin ve sag kalim olasiliinin artirilmasi
amaclanmaktadir. Palyatif RT uygulamalariyla ise tiimor hacminin azaltilmasi
yoluyla tedavi edilen hastada gozlenen hastaliga iligkin semptomlarin ortadan

kaldirilmasi ve yagsam kalitesinin yiikseltilmesi hedeflenmektedir.

RT' nin temelleri, 19. Yiizyilin son yillarinda gergeklesen ii¢ kesfe dek
uzanmaktadir. 1895 yilinda Roentgen X-isinlarmi, 1896 yilinda Becquerel
radyoaktiviteyi ve 1898 yilinda da Curie radyumu kesfetmistir. Radyumun
bulunmasinin {izerinden 10 yil bile gegmeden RT, kanser tedavisinde kullanilmaya
baslanmistir. Klinik RT, radyasyonun lezyonlar1 yakici bir ajan olarak kullanilmasi
ve siklikla yol ag¢tig1 kotii sonuglar nedeniyle 1920' lere kadar uzun ve gii¢ bir donem
gecirdi. 1934' de Cautard gilinlimiizdeki RT' nin temelini teskil eden doz-zaman

iliskisi kavramini igeren uzun siireli fraksiyone bir tedavi metodu gelistirmistir (7,8).



1943' de betatron (yiiksek enerjili X-1g1n1 ve elektronlar veren dairesel elektron
hizlandiricist), 1951' de Kobalt-60 teleterapi {initesi, 1952' de lineer hizlandirict gibi
yiiksek enerji iireten makinelerin kullanima girmesiyle RT uygulamalar1 gelisme
kaydetmistir. Giiniimiizde ise yogunluk ayarli ve ¢ok yaprakli kolimatorlii RT,
goriintii kilavuzlugunda RT (IGRT), robotik 6zellikli ve proton hizlandirici gibi yeni

teknolojilere sahip tedavi cihazlari kullanilmaktadir.

2.3.3.2 Radyoterapinin fiziksel temelleri

RT' de en ¢ok yiiksek enerjili foton 1sinlar1 (X-1sinlar1 ya da gamma 1sinlari)
kullanilmaktadir. X-1ginlar1 yiiksek hareket enerjilerine sahip olan elektronlarin
yavaglatilmasi yoluyla elde edilirken, gamma 1sinlar1 uyarilmig ve duragan halde
olmayan c¢ekirdeklerin, duragan hale gecmeye ¢alismasi sirasinda elde edilmektedir.
Lineer hizlandiricilarda elde edilen X-isinlar1 eksternal RT uygulamalarinda
kullanilmaktadir. Gamma 1sinlar1 ise radyoaktif kaynaklardan elde edilerek, hem
eksternal RT, hem de brakiterapi uygulamalarinda kullanilabilmektedir. X ve gamma
1sinlart i¢in 11 kalitesi, 151n demeti i¢inde saptanan en yiiksek foton enerjileri
izerinden kilovolt (kV) ya da megavolt (MV) birimleri ile tanimlanmaktadir. RT' de
kullanilan tedavi edici nitelikteki 151n demetlerinde foton enerjileri S0kV ile 25MV
araliginda yer almaktadir (7).

2.3.3.3 Radyoterapinin biyolojik temelleri

Radyasyon, foton demetleri olarak adlandirilan enerji paketleri seklinde hiicreler
tizerine uygulanir. Foton-hiicre etkilegsmeleri sonucunda ortaya ¢ikan serbest enerji,
hiicrelerin sitoplazma ve cekirdeklerinde yer alan Deoksiriboniikleik asit (DNA) ve
diger yapilar iizerinde dogrudan (direkt etki) ya da serbest radikallerin aracilik etmesi
yoluyla dolayli olarak (indirekt etki) hiicre hasarina yol acarak RT' ye bagl hiicre
olumii gergeklesebilir (7).



Radyasyona maruz kalan hiicrelerde gelisen DNA hasarina bagli olarak boliinme
mekanizmas1 bozulur. Hiicre dongiisiiniin mitoz asamasinda radyasyona bagli 6lim
hemen gerceklesirken, diger asamalardaki hiicrelerde hiicre o6limi birkag
boliinmenin ardindan gergeklesir. Radyasyon dozunun, yiiksek olmasi durumunda
hastaliksiz dokularda da radyasyon hasar1 ortaya ¢ikabilir. Bu siir degerleri normal

doku radyasyon tolerans dozlari olarak adlandirilmaktadir (7,8).

Kanser tedavisinde amag, saglikli dokulart koruyarak ya da bu dokularda
mimkiin oldugunca az hasar olusturarak, timoér hiicrelerinin tiimiiniin ortadan
kaldirilmasidir. Radyasyon hasar1 DNA {iizerinde gerceklestiginden, radyasyon tiimor
hiicrelerinin yaninda saglikli dokular {izerinde de etkilidir. Ancak saglikli hiicrelerin
radyasyon hasarini onarma ve rejenerasyon kapasiteleri daha iyidir. Tiimdr hiicreleri
ile saglikli dokular arasindaki bu farktan yararlanilarak tiimor hiicrelerinde hasar

olusturulurken, saglikli hiicreler korunmaya calisilirken terapotik kazang elde edilir

(7,8).

2.3.3.4 Radyoterapi uygulamalari

Eksternal radyoterapi

Isin demetlerinin hastalara digsaridan (belirli bir uzakliktan) yonlendirilmesi
yoluyla yapilan RT ‘'eksternal RT uygulamalar" olarak adlandirilmaktadir.
Glniimiizde eksternal RT uygulamalarinda dogal bir radyoaktif kaynak igeren
Kobalt-60 cihazlarindan elde edilen gamma 1sinlar1 ya da herhangi bir radyoaktif

kaynak icermeyen lineer hizlandiricilardan elde edilen X-isinlar1 kullanilmaktadir

(8).

Lineer hizlandiricilar, modern RT merkezlerinde en sik kullanilan tedavi
cihazlanidir. Isin  demetlerinin  olusturulmasinda hizlandirilmig  elektronlarin
kullanilmast nedeniyle lineer hizlandiricilarda hem foton 1sinlarinin, hem de elektron
1sinlarinin - iiretilmesi miimkiindiir. Lineer hizlandiricilardan elde edilen foton

1sinlariin enerjileri 4 MV ile 25 MV arasinda degismektedir. Lineer hizlandiricilarin



Kobalt-60 cihazlarma gore maliyetleri daha yiiksek olmakla birlikte, bu cihazlar
radyoaktif kaynaklar1 biinyelerinde bulundurmamalari nedeniyle daha giivenli
kullanima olanak saglamakta ve teknolojik yeniliklerin uygulamaya sokulmasi

asamasinda kolaylik saglamaktadirlar.

2.3.3.5 Bas-boyun bolgesi kanserlerinde radyoterapi uygulamalarinin

temelleri

Erken evrelerde tani konmus olan bas-boyun kanserlerinin ¢ogunda sadece
cerrahi ya da sadece RT' nin kiiratif amacla uygulanmast miimkiindiir. Erken
evrelerde bu iki tedavi yontemiyle elde edilen lokal ve bolgesel kontrol oranlar
birbiriyle esdegerdedir. Bu nedenle, hasta i¢in uygun tedavi yontemine farkli tedavi
yontemlerinin fonksiyonel ve kozmetik sonuglari, hastalar ile yakinlarinin

beklentileri ve tercihleri géz 6niinde bulundurularak karar verilmelidir (9-11).

Radyoterapinin tek basina kullanilmasi

Erken evre bas-boyun boélgesi kanserlerinde RT uygulamalari, cerrahi girisimler
ile kiyaslandiginda, hastalar i¢in avantaj saglamaktadir. RT uygulanan hastalarda
cerrahiden kacinilmis olmasi nedeniyle, cerrahi girisimin boyutuna bagh olarak % 1
ile % 2 arasinda degisebilen peroperatif mortalite olasilig1 ekarte edilmis olmaktadir.
RT uygulamalarinda en énemli kazang, hastaliktan etkilenen organlarin fonksiyonel
biitiinliigliniin bozulmamas: ve herhangi bir kozmetik kaybin ortaya ¢ikmamasidir.
Bas-boyun bolgesi kanserli hastalarin RT uygulamasi sonrasinda konugma, ¢igneme,
yutma ve solunum fonksiyonlarinda biitiinliigiin korunmasi, bu hastalarin yasam
kalitelerinin cerrahi girisimlerle tedavi edilen hastalara kiyasla daha iyi sonuglar elde

edildigini gostermektedir (9-11).

RT uygulanarak tedavi edilmis olan bas-boyun bdlgesi kanserlerinde, hastaligin

lokal ya da bolgesel olarak tekrarlamasi durumunda, cerrahi girisimlerle kurtarma



tedavilerinin uygulanmasi genellikle miimkiin olmaktadir. Buna karsin, baslangicta
cerrahi girisimler ile kurtarma tedavilerinin uygulanmis oldugu bas-boyun bolgesi
kanserlerinde, hastaligin lokal ve bolgesel yayilimini sinirlayan anatomik bariyerlerin
korunamamasi nedeniyle, hastaligin lokal ya da bolgesel olarak tekrarlamasi
durumunda kurtarma tedavisi olarak RT uygulamalarinda basar1 elde edilme sansi
son derece diisiik olmaktadir. RT uygulamalar1 sirasinda hastalar giinlik
aktivitelerinde kisitlamalarla daha az karsilasmaktadir. Aymi zamanda RT

uygulamalarinin maliyetleri cerrahi girisimlere oranla ¢ok daha diisiiktiir (9-11).

Radyoterapinin cerrahi girisimlerle birlikte kullanilmasi

Ileri evre bas-boyun bolgesi kanserlerinde cerrahi ve RT uygulamalarinin
birlikte kullanilmasi durumunda, radyasyon hasarma karsi direngli olan santral
yerlesimli hipoksik tiimor hiicrelerinin cerrahi ile radyasyon hasarina karsi duyarl
olan periferik yerlesimli iyi oksijenlenen timor hiicrelerinin de RT yoluyla ortadan

kaldirilmasi saglanmaktadir (9—11).

Bas-boyun bolgesi kanserlerinde kombine tedavi uygulamalarinda RT

uygulamalarinin preoperatif ya da postoperatif donemde yapilmas1 miimkiindiir.

Preoperatif radyoterapi

Preoperatif RT uygulamasindaki temel amag¢ hastaligin cerrahi sinirlarda
tekrarlama olasiliginin en aza indirilmesi, cerrahi girisim sirasinda tiimor ekiliminin
Oniline gegilmesi, lokal ve bolgesel subklinik hastaligin kontrol edilmesi ve teknik
olarak cerrahi rezeksiyon sansi olmayan ya da sinirda olarak degerlendirilen

durumlarda hastaliin cerrahi girisim uygulanabilir asamaya getirilmesidir (11).
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Postoperatif radyoterapi

Postoperatif RT' de amag lokal hastalik bolgesinde, bolgesel lenf nodlarinda ve
cerrahi kesi bolgesinde var olan kalinti tiimor hiicrelerinin ortadan kaldirilmasi
olmalidir. Bu nedenle preoperatif RT' ye gore c¢ok daha yiiksek dozlar
uygulanmalidir. Postoperatif RT yara iyilesmesinin tamamlanmasindan hemen sonra,
miimkiinse cerrahi girisimin uygulanmasindan {i¢ ile dort hafta sonra, baglanmalidir.
Gilinilimiizde postoperatif RT uygulamalari, elde edilen lokal ve bolgesel kontrol
oranlarinin daha iyi olmasi nedeniyle, preoperatif RT uygulamalarina oranla ¢ok

daha sik olarak kullanilmaktadir (11).

2.3.3.6 Radyoterapi planlamasi

Hastanin genel degerlendirilmesi

RT planlamasinda oOncelikle hastalik yaygmliginin dogrulukla belirlenmesi
gereklidir. Bu amacla ¢esitli fiziksel, dolayli ve dogrudan incelemelerle birlikte, CT,
MR ve US gibi uygun radyolojik goriintiileme yontemlerinden yararlanilmaktadir

(9-11).

Simiilasyon

Eksternal RT uygulamalarinda kullanilan tedavi cihazlarinin islevlerini ve
onceden simirlanmis olan hareketlerini taklit eden ve tedavide kullanilan 1s1n
demetlerine esdeger geometrik 6zelliklere sahip olan 1s1n demetleri olusturan, tam
amacli bir X-1s51mm1 tiipii ile desteklenmis olan cihaz, "simiilator" olarak
adlandirilmaktadir. Simiilasyon islemi, simiilator cihazi kullanilarak ve tedavi
edilecek olan tiimoriin yayilim ozellikleri goz Oniinde bulundurularak timor
dokusunun, bolgesel lenf nodlarinin ve tiimor dokusunu ¢evreleyen normal dokularin
saptanmasi, RT uygulanacak olan alanlarin radyografik olarak belirlenmesi ve hasta

tizerinde isaretlenmesi asamalarindan olugmaktadir (8, 12, 13).
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Yapilan goriintiileme sonrast hedef hacimler International Commission on
Radiation Units and Measurements (ICRU) raporlarinda belirtildigi sekilde CT

gorintiileri tizerinde belirlenir (14).

Fiziksel parametrelerin degerlendirilmesi

Simiilasyon sonrasinda tedavi planlamasi islemine, RT fizik¢ileri tarafindan
tedavide kullanilacak 1sin demetlerinin ¢esitleri ve enerjileri, alan sayilari, 1s1n
demetlerinin uygulanacaklar1 agilar ve 1s1n demetlerinin biitiin uygulama icindeki
bagil agirliklar1 kullanilarak fiziksel parametrelerin genellikle bilgisayar ortaminda
degerlendirilmesi ve en uygun doz dagilimlariin saglandig1 parametrelerin sec¢ilmesi
yoluyla devam etmektedir. Fiziksel parametrelerin degerlendirilmesinde amag, hedef
timor hacmini en uygun sekilde kapsayan ancak hastaliksiz dokularda en diisiik

radyasyon hasarina neden olabilecek doz dagilimlarinin belirlenmesidir (8, 12, 13).

24 Yogunluk Ayarh Radyoterapi (IMRT)

Klasik eksternal RT’ de, alan boyunca ayni akiya sahip radyasyon demetleri
kullanilir. Bazen, kama filtre veya kompansatorler kontur diizensizliklerini
dengelemek i¢in aki profillerini degistirmekte kullanilabilirler. Kama filtre
kullanimiyla, daha tiniform doz dagilimi saglanabilir. Aki profillerinin degistirilmesi
islemine ““ aki modiilasyonu” denir. Bu yiizden kama filtre ve kompansator filtreler

aki modiilatorleri olarak isimlendirilebilir (15).

IMRT, radyasyonun hastaya, liniform enerjiye bagli akiya sahip olmayan alanlar
ile uygulanmasidir. Modiile edilen ne kadar enerjiye bagli aki olsa da, teknik
yogunluk (aki) ayarli RT olarak isimlendirilir (7). IMRT terimi, toplam doz
dagilimini en uygun hale getirmek icin tedavi demetinin, farkli noktalarda, farkli
degerlerde oldugu bir radyasyon akisi seklinde uygulandigi radyasyon tedavisi

teknigi anlamina gelir (15).

12



L/ =)
L e e )
22 =/l
PR b
¥ .::':':ﬁl'.'l,_

g
lm'“‘w“__ﬁ\

Sekil 2.1: a.Konvansiyonel RT, b. Konformal RT, c.IMRT

IMRT, klinik kullanimda ii¢ boyutlu RT’ nin (3D-CRT) gelisiminin bir sonucu
olarak 1980' lerde ortaya ¢ikmistir. Teknigin yaygin kullaniminin ise, 1990" larin
basinda Amerika Birlesik Devletleri' nde kullanilan planlama ve uygulama
sistemleriyle gerceklestigi bilinmektedir. Bunu 1990 larin ortalarinda cone beam
multileaf collimator (MLC) tabanli IMRT takip etmistir. IMRT teknikleri {i¢ boyutlu
doz dagilimini, belirli sabit dogrultularda ¢ok sayida bagimsiz alan ya da tek veya

birden fazla arkin iist iiste bindirilmesi ile saglamay1 amaclamaktadir (16).

Statik IMRT
— MLC Tabanh
Dinamik IMRT
| Sabit-gantri |_J
IMRT
| Kompansator
Tahanh _ MIMIC
IMRT |5
__| FanDemet |_J
IMRT
L Helikal
Tomotherapy
| Ark-tabanl | __J
IMRT
— Tek Ark
| KoniDemet |_J
IMRT
—| Cokluark

Sekil 2.2: Farkli IMRT teknikleri
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Aki modiilasyonu, RT planlamasina yeni bir 6zgiirliik getirir ve karmagik tedavi

planlarinda daha konformal doz dagilimlar iiretmek icin etkili bir ara¢ saglar.

Planlama

immobilizasyon CT/MHR goranti Tiumdoriin ve difer IMRT tedavi
edinme yapilarm gizimi planlamasi

Isinlama ve Verifikasyon
Hetwork file Tedavi plann Geometrik IM RT tedavi
management onaylanmasi verifikasyon smlamasi

Sekil 2.3: IMRT tedavi basamaklari.

24.1 IMRT!' nin tarihcesi

X-1sinlart igin kullanilan kursun kalem, doz dagilimi i¢in kullanilan resim
benzetmeleri oldukca agiktir. Matematik¢i George Birkhoff 1940 yilinda farkli kalem
kalinliklartyla farkli hatlarin olusturulabilecegini 6ne siirmiistiir. Negatif degerli ya
da komplikasyonsuz X-1ginlariyla, tiimdr kontrolii % 100 olacaktir ancak bu miimkiin
degildir. 1950' lerde Shinji Takahashi konformal RT’ ye ulagsmak i¢in, ilkel MLC' ler
ile sekillendirilmis 1sinlar ve rotasyon kullanmaktaydi. The Royal Free Hastanesi;
kobalt icin izleme iinitesi gelistirmis, MGH Boston; alanlar sekillendirmek iizere
linak diyaframiyla takip etmektedir. Proimos "yercekimiyle bloklama" y1 gelistirmis
boylece hedefin daima "beam eye view" (BEV)' de kalmasini saglamaya calismis,

risk altindaki organlarin da korunmasini amacglamistir (17).

1990" larin ortalarinda temel teknikler olusturulmustu, ancak uygulamalar
hastalar tiizerinde degil fantomlarda ve yalnizca {iniversite hastanelerinde
gergeklestirilmekteydi. Heniiz disiplinler arasi bir yap1 olusturulmamaisti. 1990' larin
sonlarinda biitiin biiylik sirketler IMRT planlamasi ve uygulamasi icin sistemler

gelistirmis ve IMRT' nin ylikselisi inanilmaz olmustur (17).
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IMRT' nin ortaya ¢iktig1 ilk yillarda hakkinda konusulan "i1gin modiilasyonu",
"degisken aki" ve diger ¢esitli sOylemler aslinda ayni anlami tasimaktaydi. IMRT
baslhigi ilk kez Ned Sternick' in kitabinda kullanildi (17).

2.4.2 Tedavi planlama siireci

Standart bir tedavi planlama siireci, CT goriintiilerinin tedavi planlama sistemine
(TPS) yiiklenmesiyle baglar. Bir sonraki adim, hedef ve kritik organlar1 igeren c¢esitli
yapilarin ¢izilmesidir. Organ konturlar1 belirlendikten sonra, enerji, gantri agisi, alan
boyutlari, korumalar gibi 1s1n parametreleri secilir. Doz dagilimi bu belirlenen
parametrelere gore hesaplanir. Doz-hacim histogrami ve izodoz goriintiileri ile planin
degerlendirmesi yapilir. Plan tatmin edici ise; planlama siireci sona erer, degilse; 151n
parametrelerinde yapilan degisikliklerle kaliteli bir plan elde edilinceye kadar

tekrarlanir.

IMRT planlar i¢in ise, ek adimlar gerekir. Konturlarin belirlenmesinden sonra,
isinlar  secilir ve kullanici tarafindan belirlenen parametrelerle optimizasyon
gerceklestirilir. Bu parametrelerin i¢inde, istenilen doz, doz kisitlamalari, maksimum
iterasyon sayis1 ve ilgili diger parametreler bulunmaktadir. Optimizasyonun bitimiyle
birlikte bir dizi aki profili elde edilmis olur. Optimize edilmis aki profilinin
uygulanmasi i¢in lif hareketleri hesaplanir, hesaplanan lif hareketleri dosya halinde
tedavi cihazinin bilgisayarina aktarilir. Doz hesaplamasi da bu aki profillerini dikkate
alarak yapilir ve plan normal kriterlere bakilarak degerlendirilir. Plan sonucu tatmin
edici degilse, degisiklikler 1s1n veya optimizasyon parametrelerinin degistirilmesi ve

optimizasyon siirecinin yeniden tekrarlanmasi ile yapilabilir.

IMRT planlari, demet akisinin ayarlanma yontemine gore ileri planlama ve ters

planlama olarak siniflandirilir.
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2.4.2.1 1ileri planlama teknigi

RT planlamasinda iki 6nemli amag¢ vardir: doz konformalitesini ve hedef
icindeki doz homojenitesini saglamak. Hedef hacim i¢inde tiniform doz dagilimi elde
etmek i¢in, hedef hacimdeki kontur diizensizliklerini dikkate almak gerekmektedir.
Fiziksel veya dinamik kama filtreler bu kontur diizensizliklerini telafi etmek i¢in
kullanilir. Hedef i¢indeki soguk bolgeleri artirmak veya sicak bolgeleri azaltmak
icin MLC ile sekillendirilmis alt alanlar kullanilabilir (16). Bu tip vakalar sadece
tanjansiyel 1simnlanmig meme tedavileriyle simirli degildir ama diizensiz konturu
nedeniyle ileri planlama i¢in iyi bir Ornektir. Meme planlamalarinin ¢ogunda
karsilikli standart tanjansiyel alanlar kullanilir. Fakat ¢ogu zaman bu yaklagimi
kullanmak hedef i¢inde iiniform doz dagilim1 elde etmekte sorun ¢ikabilir. Bu sorunu
asmak icin her iki tanjansiyel alan yoniinden sicak bolgeleri azaltmak i¢in, alt alanlar
eklenebilir. Alt alanlar MLC yardimiyla sekillendirilerek sicak bolgeler kapatilir. Bu

alt alanlarin agirliklar1 kullanici tarafindan belirlenir.

2.4.2.2 Ters planlama teknigi

Ters planlama teknigi miimkiin olan en iyl ¢6ziime ulasmak ic¢in en 1yi 151n
parametrelerini belirleyen bir bilgisayar optimizasyon algoritmasi kullanir (16). Bu
algoritmayla siteme hedef hacim i¢in maksimum ve minimum doz kriterleri, kritik
organlar icin ise izin verilen tolerans limitler tanitilir. Yani oncelikle planlamay:
yapan kisi istenilen doz dagilimini sisteme girmeli ve daha sonrasinda optimizasyon
algoritmasinin istenilen sonucu bulmasma rehberlik edecek baz1 bilgiler
tanimlamalidir.  Genellikle, planlayict tedavi alanlarini belirledikten sonra
optimizasyon algoritmasi da ideal demet agiliklarin1 belirler. Bu tiir bilgisayarl
teknikler tiimor kontrol olasiligt (Tumor Control Probability [TCP]) ve normal doku
komplikasyon olasiligi (Normal Tissue Complication Probability [NTCP])
bakimindan daha iyi ¢ézlimler sunmaktadir. Optimizasyon algoritmalarinin giiglii
bilgisayar sistemlerine ihtiya¢ duymalarina ragmen kliniklerde kullanimi giin

gectikce artmaktadir (17).
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Problemin en iyi ¢6zliimii i¢in 6 yonden 1sinlarin kullanildig: bir IMRT tedavisi
disiinelim, her 1smn demetinin 100 beamlete boliindiigiinii ve beamletlerde
kullanilabilecek 10 farkli aki seviyesi oldugu varsayilirsa; 10°x100 adet farkl: fiziksel
Ozellikte plan olusturulabilir. Ayn1 durumda 3D-CRT ile ¢ok daha az sayida plan
elde edilebilir (16).

Onceden belirlenmis bir doz dagilimina (D,) ulasmak igin fiziksel olarak
ulagilabilir ¢oziimler (D, ve Dy’ dan daha uygun) havuzu {D}' den ¢6ziim bulunur. D,
dozunu iyi bir sekilde temsil edecek D ¢oziimiinii bulmak i¢in pek ¢ok yol vardir.
Genellikle kullamlan yaklasim ise, D ve D, arasindaki L* uzakhigimi en aza
indirmektir. Terapdtik uygulamalarda ¢ yapist i¢in belirlenmis rélatif 6nem faktorii

olarak r, kullanilir ve agsagidaki kuadratik fonksiyon belirlenir.

F= %;ra [D.(n)-D,(n)] @D

¢ yapist i¢in belirlenmis olan r, degeri énem faktorii, D, ve D, da tanimlanmis ve
hesaplanmis doz degerleridir. Bu fonksiyonun optimizasyonu istatistiksel yonden en
kiiciik kareler yontemiyle yapilabilir. F denklemine alternatif olarak plan
optimizasyonu icin bir¢ok farkli tipte fonksiyon olusturulabilir. Fonksiyonun

olusturulmasi IMRT tedavisinde dnemli bir role sahiptir (16).

Ters planlamada model ve parametreler

Konvansiyonel tedavi planlamasinda objektif fonksiyon, 1s1n agirliklarina, kama
filtre agilarina, alan yonelimlerine bagliyken IMRT' de beamlet agirliklarina baghdir.
Klinik degerler géz oniine alinarak olusturulan objektif fonksiyon ile matematiksel
modellemeler arasinda oldukga biiyiik fark vardir. Ideal optimizasyon algoritmasi
icin dozimetrik ve radyobiyolojik bilgilerin de eklendigi, radyasyon onkologu ve
hastanin risk ve fayda dengesini saglayarak belirledigi kriterlerin kullanilmasi etkili
olacaktir. Mevcut doz optimizasyon algoritmalari temel olarak dort baslikta

siralanabilir: 1. Doz temelli, II. Klinik bilgi temeli, III. Esdeger iiniform doz
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(Equivalent uniform dose [EUD]) temelli ve IV. TCP ve NTCP' ye dayali. Bu
modeller arasindaki fark, tedavi planinin olusturulmasi ve planin degerlendirilmesi
icin kullanilan son noktayla ilgilidir. Tedavinin gelistirilmesi i¢in kullanilan son

noktalarin her birinin kendi art1 ve eksileri, 6ne ¢iktig1 durumlar vardir (16).

Doz temelli formalizm

Doz veya doz-hacim iligkisine dayali optimizasyon, ilgilendigimiz yapilarin
hassas doz dagilimlari veya DVH ile ilgilenir. DVH' ler ve diger fiziksel
parametreler genellikle fizikgiler agisindan klinik gereksinimleri tanimlamak igin
kullanilir. Doz veya doz-hacim tanimlamalar1 genellikle klinik sonuglarin temsilcisi
olarak kullanilir. IMRT optimizasyonu i¢in baslangicta doza dayali sistemin
kullanilmast i¢in bazi sebepler vardir. Bunlardan ilki, pratikte istenen ¢ogunlukla
fiziksel doz hedefleridir. Biyolojik modeller aragtirma ve klinik sistemler icinde
kullanilmasmma ragmen, tahminlerindeki belirsizlikler nedeniyle klinikteki
rehberligine engel olur. Doz tabanli hedefler optimizasyon ve degerlendirme
acisindan baskin modaliteler olarak kalacaktir. Fiziksel doz, optimizasyon
parametreleri ve basit matematik modeller (kuadratik doz fonksiyonu gibi) birbiriyle

oldukca uyumlu sonuglar verir ve efektif olarak kullanilabilir (16).

Klinik bilgi temelli formalizm

Tedavi planlama siirecine klinik bilgilerin de dahil edilmesi istenen bir
durumdur. Siklikla kullanilan doz tabanli objektif fonksiyonlar, doz ve timor yaniti
ile normal dokular {izerindeki etkiler arasindaki lineer olmayan iligskiyi tam olarak
yansitamamaktadir. Gergekte bir organin toleransi igin klinik olarak belirlenmis doz,
doz dagilimlarinin farklilagtirllmas1 ya da DVH yardimiyla farklilagtirilabilir. Doza
dayanan objektif fonksiyonun kullanilmasiyla olusacak hasar i¢in farkli yiizde ve doz
degerleri bulunabilir (organin hacminin % 67" si 15Gy alirsa, % 45' 1 30Gy alirsa, ya
da % 24' i 45Gy alirsa). Doz-hacim kisitlamalari, organda radyasyonla olusacak
hasarin her zaman dogru sekilde modellenmesini saglayamayabilir. Ancak yine de

doz kisitlamalar1 optimizasyon sirasinda smir kosulu olarak goriiliir ve dozimetrik
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acidan farkli olmayan planlarin olusturulmasini saglar. Yaklasimin ana temasi klinik
verilerin planin optimizasyon siirecini yoOnlendirmek i¢in kullanilmasidir. Bu
yaklasimla tedavi planiin kalitesi sadece dozimetrik 6zellikler degil, radyasyondan
etkilenebilecek organlarda klinik veriler 1s1g1nda olusturulmus doz-hacim tablolarinin

da dikkate alinmasiyla degerlendirilir. (16).

EUD temelli formalizm

Hedef i¢indeki dozun homojen olmasi durumunda normalizasyon i¢in DVH
kullanilmast kolaylastirict bir yontemdir, ancak organ ve ilgilenilen hacimlerde doz
dagilimi her zaman iniform degildir. Yeni teknikler sayesinde isinlanan hacim
igerisindeki li¢ boyutlu (3D) doz dagilimi hakkinda bilgi sahibi olmak kolaylagmistir
(19).

Herhangi bir doz dagilimi i¢cin EUD hedef hacim boyunca iiniform olarak
dagitildiginda ayn1 sayida klonojenin hayatta kalmasina neden olan Gy cinsinden doz

degeridir (19).

Biyolojik bilgilere dayanarak doz dagilimi optimizasyonu i¢in EUD kullanilir.
Su sekilde agiklanabilir;

i .
| =D 2.2
EUD (NZDJ (2.2)

EUD, geleneksel biyolojik indislerle benzer bir doz-yanit iliskisi gosterir.
Dolayisiyla fiziksel doz i¢in 1y1 bir temsilci sayilir. EUD temelli objektif fonksiyon,

F=T17, 2.3)

J

ile verilebilir. Timor ve normal dokular i¢in farklr esitlikler kullanilir. Tiimor i¢in;
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fr=——— 2.4)
( EUD, j
+
EUD
ve risk altindaki organlar i¢in;
1
Joar=—"—" (2.5)
EUD
I+ ———
( EUD, j

formiilleri kullanilir.

EUD bazli optimizasyonun kullanilan formiillerin basit olmasi, farkli
parametrelerin kullanilmasi ile hem tiimdr, hem de risk altindaki organlar igin
kullanilabilmesi ve planlama i¢in doz-hacim ya da diger biyolojik indis temelli

optimizasyonlardan daha az parametre gerektirmesi gibi avantajlar1 bulunmaktadir.

Paralel organlarin korunmasi i¢in girilmesi zor olan fiziksel doz kisitlamalarinin
kullanimin1 kolaylastirir ve diger yontemlere gore risk altindaki organlarin

korunmasi agisindan anlamli fark gostermektedir (16).

EUD; basit model seklinde incelenebildigi gibi, mutlak hacim etkisi,
klonojenlerin {iniform olmayan uzaysal dagilimi, fraksiyon basina doz etkisi,
proliferasyon etkisi ve hasta niifusunun inhomojenligi durumlarinda da ayrintili

bicimde hesaplanabilmektedir (19).

Biyolojik model temelli formalizm

Biyolojik model temelli formalizmde, biyolojik etki ve radyasyon parametreleri,
radyasyon dozuna dayanarak olusturulmus bir doz-yant iligkisi ile birbirine baglidir.
Onceden belirlenmis bir biyolojik son noktaya, farkli doz-fraksiyonasyon semalar
kullanilarak ulagilabilir, ancak genellikle toplam doz, doza dayali model kullanilarak

ulasilan doza esit olmayabilir.

Biyolojik model temelli ters planlamada kullanilan tedavi hedefleri genellikle
maksimum TCP ve kabul edilebilir sinirlar igerisindeki NTCP ile saglanmaya

calisilir.
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Doz-yanit temelli optimizasyon kullanildiginda hedef i¢inde olugsmus homojen
yapida olmayan doz dagilimlari sik goriiliir. Klinisyenler agisindan dogru doz-yanit

indislerini kullanarak optimizasyon kriterlerinin belirlenmesi olduk¢a zordur (16).

Her optimizasyon i¢in hedef ve kritik organlar arasinda bir denge kurulmasi
gerekir. Genellikle bu farkli yapilarin tiimii i¢in optimizasyon kriterlerinin
saglanmast miimkiin degildir. Bu nedenle de tek bir objektif fonksiyon i¢in, tiim

objektif degerlerinin kombinasyonu yapilir (16).

243 Doz optimizasyon algoritmalar:

Bir dizi iniform enerjiye bagli akiya sahip 1smnin izomerkezde bir araya
getirilmesiyle olusacak doz dagiliminin kesisim hacmi, disbiikey bir sekil olusturur.
Ornegin bircok dairesel alandan ydnlendirilmis 1sinlarin kesisme hacmi tam bir
kiireyi olusturabilir, bu da IMRT olmayan, konvansiyonel yonteme Ornektir. Hedef
hacme verilmesi istenen yiiksek doz ve risk altindaki saglikli dokularin korunmasi
IMRT' nin fiziksel temellerini olusturur. Icbiikey doz dagilimi olusturmak igin
modiile edilmis 1sinlar gerektirir, Brahme' nin diisiincesine goére PTV ve 1sinin
kesistigi noktalarda enerji akisi fazla, 151 ve risk altindaki organlarin kesistigi
kisimlarda ise enerji akisinin az olmasi gerekliydi. Bu matematiksel olarak dogru

olmasa da iyi1 bir yaklagimdir (17).

mesane

prostat

rektum

Sekil 2.4: Tek kesitli bir CT goriintiisii i¢cin IMRT prensibi
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IMRT igin en kii¢lik kareler yontemiyle olusturulan ters planlama teknigi, en iyi
¢Oziim olacaktir. Matematiksel isleyisi en basit haliyle su sekildedir; D=A<b i¢in D;
tic boyutlu doz dagilimi, b; her bir beamweight i¢in vektdr ve A da her bir 1s1n-uzay
elemanini, doz-uzay elemanina baglayan matristir. A' nin icerigindeki foton-madde
etkilesimlerinden kaynakli kisimlar convolution ve super-position algoritmalari ya da
Monte Carlo hesaplamasi kullanilarak 6nceden bulunabilir. Ters problemin ¢oziimii
i¢in istenilen dozu belirtiriz, A' y1 biliyoruz ve b' nin hesaplanmasi i¢in baslangigta

basit bir inversiyon gerceklestirmek mantikli goriinebilir: b= A™e D.

Ancak bu genellikle yapilmaz, ¢iinkii bu yol baz1 negatif degerli
beamweightlerin yaratilmasini, A gibi oldukca biiylik bir matrisin yeniden
olusturulup, saklanmasini ve inversiyonunu gerektirir, bu da olduk¢a uzun zaman
alir, ayrica beamweight vektor davranisini kontrol etmek icin de higbir yontem
saglamayacaktir. Matris A lizerinde tanimlandiginda ii¢ boyutlu doz dagilimini
verecek olan farkli b vektorleri bulunmaktadir. Bu da her biri birbirinden farklh

ozelliklerde sayisiz matematiksel ¢oziimiin iiretilmesine neden olur (17).

Iki boyutlu basit bir problemle dzetlenecek olursa; PTV' nin izomerkez 0' da r;,
yaricapl bir daire ve risk altindaki organin (OAR) da bunun disinda dis yaricapi r,,
i¢ yarigapi r;, olan bir halka seklinde, hastanin viicut konturunun da yarigapt R o, >Tou
olan bir daire oldugunu ve tiimiiniin esmerkezli yerlestigini diislinelim. Planlayici
istedigi yonelimde yalnizca iki 1s1n kullanabilecek olsun. Dairesel simetri i¢in 2ry,
genisliginde ayni profile sahip 1sinlar karsilikli olarak kullanildiginda, PTV ve OAR
icin tam olarak ayni1 dozu iiretecektir. Tedavi plan1 PTV ve OAR ig¢in doz agisindan
degerlendirildiginde 151n yonelimleri ne olursa olsun PTV ve OAR de ayni dozu

almis olacaktir. Iste bu nedenle planlama i¢in karsilikli 1smlar kullanish degildir (17).

Bu son derece yapay bir 6rneklendirme olsa da ayni1 davranis hem iki hem de ii¢
boyutlu problemlerde ortaya c¢ikar. IMRT igin bir cost kavramindan bahsedecek
olursak; DP(x,y,z) tanimlanmis doz dagilimi olsun. Akla ilk gelen, PTV iginde
tiniform yiiksek bir doz ve OAR' nin doz almadigi bir dagilimdir. Ancak
deneyimlerin gosterdigi kadariyla, OAR i¢in sifir doz istemek, PTV' nin almasi
gereken dozu tehlikeye diisiirtir. Bu yiizden de OAR' nin az miktarda doz alabilecegi

kabul edilmeli ve doz-hacim kisitlamalarinda “OAR hacminin % q kadar1, D, dozunu
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almasin” seklinde belirlenmelidir. Olay basitlestirmek i¢in her noktada basit bir doz
tanimlamasi olup, planin iteratif bir sekilde olusturuldugunu disiiniirsek, bazi

asamalarda uygulanacak doz D(x,y,z) olur. Buradan basit bir kuadratik fonksiyon ile

cost = ZI(x, y, z)[D(x, y,z)=D"(x,y, z)]2 (2.6)

seklinde bulunur. Burada I(x,y,z) olarak tanimlanan, (x,y,z) ile belirlenmis her bir
vokselde planlayicinin PTV i¢in gerekli olan ya da OAR' nin almamasi gereken doz
icin belirledigi dncelik degeridir. Ornegin PTV voksellerinin OAR voksellerinden
daha Onemli degerde oldugu planlar; “timor-konformal” plan olarak
isimlendirilirken, tersine OAR voksellerinin, PTV voksellerinden daha yiiksek

O6neme sahip oldugu planlar; “konformal-avoidance” olarak adlandirilir (17).

2.4.3.1 Helios optimizasyon algoritmasi

Optimizasyon IMRT' nin en 6nemli kismidir. Siire¢, optimum beamweight ve
aki dagilimima karar vererek objektif fonksiyonun en iyi sonuca ulastirilmasin
kapsar. Optimizasyonun ortaya ¢iktig1 ilk yillarda lineer ya da kuadratik
programlama teknikleri kullanilmistir. Ancak tiim bu teknikler uzun zaman almasi
bakimindan sikinti yaratmaktadir, bu yiizden de pratik kullanim yalnizca
beamweightlerin  optimizasyonu ile sirlandirilmistir. 90" larin  baslarinda
filtrelenmis geri yansitma (filtered back projection) yontemi temelli, CT yeniden
goriintii yapilandirma teknigi, aki optimizasyonuna eklenmistir. Bu teknikle CT' de
viicut i¢inden gegerek geri yansitilan isinlar ile viicut i¢indeki doku yogunluklari
hakkinda fikir edinilir. Teknik RT' ye uyarlandiginda ise, ilk olarak istenen doz
dagilimi belirlenir ve ardindan bu dagilimi yaratabilecek 151n profilleri tiretilir. CT' de
bu yontem fiziksel durumlar ile tutarlilik gosterir, RT' de ise, istenen doz dagiliminin
fiziksel olarak gergeklestirilebildigi ya da gergeklestirilemeyecegi durumlar olabilir.
Coziim geregi baz1 durumlar negatif beamweigt olusturulmasini gerektirebilir. IMRT

optimizasyonu i¢in kullanilan bir bagka yontem de gradyent yontemidir. Farkl
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modalite ve enerjileri eszamanli olarak optimize etmeye olanak saglayan ¢ok genel
bir algoritmadir. Gradyent yontemi hizli olmasina ragmen, prensipte lokal
minimumlarda tuzaklanabilir. Bu dezavantajin iistesinden gelebilecek simulated
annealing yontemi de kullanilabilir. Simulated annealing, 1sitilmis bir sistemin,
giderek azalan sicaklik ile temel durumuna donmesini taklit eder. Bu yontemin

negatif yonlerinden biri, ¢ok fazla sayida iterasyon gerektirmesidir.

Yontemlerin bircogu, bazi organlar i¢in Ozellikle 6nemli olan doz-hacim
kisitlamalarini dikkate almadan calisir. Digerleri doz-hacim kisitlamalarini objektif
fonksiyonun bir pargasi olarak goriir. Ancak bu yontemler alt hacimlerin énceden
tanimlanmasin1 gerektirir ki bu durum her zaman miimkiin olamamaktadir. Son
zamanlarda, hacim etkisini de dikkate alan yeni optimizasyon teknikleri

yayinlanmustir (19).

Planin genel olarak tanimlanmasi

IMRT ile 1smnlanan bir hasta icin; i. noktadaki doz, j. 1s1min akisi ile dogrusal
orant1 i¢indedir, boylece herhangi bir noktadaki toplam doz vektorel olarak su

sekilde yazilabilir;

2.7)

burada Z;; j. 1s1min aki veya agirhgidir, @;; j. 1smin birim agirhigi i¢in i. noktada

biriken dozdur ve tiim noktalar i¢in j lizerinden toplanir. ¢; doz birikim katsayilari

1s1n1n modalite, enerji ve 151n ile nokta arasindaki geometrisine baglhdir.

Hedef icinde, tamimlanan P, dozunu alan bir noktada, 151 agirhk setleri i¢in

kalite, tanimlanan ve alinan doz arasindaki farkin karesi ile verilir;
— = 2
(di _pi)2 :(ai 'x_pi) (2.8)
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Yapilan ¢o6ziimiin kalitesine karar vermek ic¢in tiim hedef noktalar {izerinden

toplam alinir. Objektif fonksiyon su sekilde minimize edilir;

Fnhj (36) = Zj\il(di - Db )2 :ZIN;I(;’; X pi )2 (2.9)

burada N, hedef igindeki noktalarin toplamidir. Kolaylik saglamasi i¢in hedef

icindeki tiim noktalarin ayni tanimlanan doza sahip oldugu varsayilarak p indisi

distiriilecektir (19).

Gradyent yontemi- grafiksel gosterim

Objektif fonksiyonun minimize edilmesi i¢in gradyenti 0' a ayarlanirsa (6rnek

olarak);
Nr
G(x)=2->(a,-x—p)-a,=0 (2.10)
(§)=2 3 (a5 )
yeniden yazildiginda;
N, a - x—
G(x)=2-al - M-di =0 @.11)
i=1 ‘Cl,-
ya da,
— N, -
G(x)=2-2"m,-5;=0 (2.12)
i=1
_ (a-3-p) .
seklinde yazilabilir. Burada S, =-—=—="d; i¢in, x noktasindan yiizeye olan

a
- —12
uzaklik; a,-x=p ve m, :‘ai‘ bir sabittir ve i noktasindaki kiitle olarak

diisiintilebilir. Objektif fonksiyonun minimize edilme siirecinde, mesela )éeq' i

bulmak i¢in, E(Eeq) =0, sistemin kiitle merkezi olarak goriilebilir.
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Bu oOrnek grafiksel olarak dort hedef noktasi ve iki 1smm igin resimde
gosterilmistir. Esitlik iki 1s1n ile a-x= p seklinde diiz bir ¢izgiyi temsil eder. Cizgi,
kiitlenin serbestce hareket edebildigi kisimda siirtiinmesiz  bir tel olarak

diisiiniilebilir. Kiitle merkezi disinda herhangi bir noktada x.,, 5(}0), S.' nin

vektorel toplami, kiitlelerin agirliklandirilmasi, sifirdan farklidir. 5(}0) vektorii;

objektif fonksiyonun o anki pozisyonu Xo' m gradyentini temsil eder. Bir sonraki

vektor pozisyonu, gradyent ile gilincellenir. Genellikle (i+1)'inci iterasyonda;
xin =%, +G(x) (2.13)

olur. Iteratif siire¢ sonucta ;ceq " ya ulasilana kadar devam eder (19).

Sekil 2.5: Uygun ¢oziim sistemin agirlik merkezinde bulunmaktadir.

Yumusatilmis kisitlamalar

Objektif fonksiyon i¢in en kiigiik kareler yontemi hedef i¢in uygun olabilir ancak
kritik organlar icin uygun degildir. Ideal olarak hedef disindaki dozun sifir olmasi
beklenir fakat bu miimkiin degildir, belirli organin tolerans dozunun asilmamasi i¢in
bir dncelik degeri belirlenir. Kritik organ i¢in bu tip bir kisitlama ile birlikte, objektif

fonksiyon su sekilde olur;

obi(})=2(g";_p)2+24'Wi'(ai'x_pi)z (2.14)
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burada ,w,; doz kisitlamas: i¢in uygulanan oncelik, p,; tolerans dozu, ¢ ;

kisitlamanin saglanmamasi durumunda 1, aksi halde 0' a esit olan bir gdsterge

niteligindedir, N_ ise kritik organ icindeki nokta sayisidir. Doz kisitlama

c

noktalarinin  kiitlesi; m, =¢, -w, -‘aj‘z seklindedir. Yumusatilmis kisitlama (Soft

constraint) noktasinin grafiksel gosterimi sekildeki gibi olur.

0y Y

hedef noktalar:
soft constraint:

i

Sekil 2.6: Bir soft constraint ve dort hedef noktasi

A(?c=xj) noktasindaki su andaki iterasyonu ve h dogrultusunda ¢o6ziim
arayisinin siirdiiriildiigii varsayilirsa, AB araliginda kisitlamanin gergeklestirilebildigi
icin herhangi bir dncelik uygulanmamis, optimizasyonda yalnizca hedefteki noktalar
kriterlere dahil edilmistir. Coziim vektori ;C, BC araligin1 gecerse, kisitlama
saglanamaz ve Oncelik uygulanir. Eger ;cl, C,' in yoklugunda kiitle agirlik
merkezindeyse, bu soft constraints etkisi esitlik noktasi Xeq, Ci' i gegerse

kisitlamanin biiytikliigline bagl olarak, kayar (19).

Sert kisitlamalar ve negatif degerde olmayan 151n agirhklar

Soft constraints’ e zit olarak hard constraints bazi durumlarda
gerceklestirilemeyebilir. Ornegin spinal kord gibi seri organlarin kii¢iik bir hacminin
bile esik doz degerini gegmesi durumunda hasar goriilebilir. Maksimum doz igin
belirlenmis kisitlamalar asilamayacak sekildedir. Bir baska hard constraint ise 1s1n

agirhiklarinim eksi degerde olmayisidir. Ug organ icin belirlenmis noktalar (HC,, HC,,
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HC;5), dhe dozunu almayacak ve 1s1n agirligi pozitif olacak sekilde kabul edilebilir

1s1n agirliklart i¢in kombinasyonlar tarali alanda kalanlar gibidir.

Sekil 2.7: Hard contraint noktalar1

Eger su anki iterasyon A(;c:x:) noktasindan baglar ve h dogrultusunda

ilerlerse, siire¢ HC,; tarafindan engellenen B' ye kadar devam eder. Bir sonraki

iterasyon h' ye yonelmis durumdadir ve ©' nin agirhig1 negatif olmayacak sekilde
minimizasyon siireci D noktasina kadar siirer. Diger taraftan yasak bolgeye dogru
olan bir sonraki iterasyon sinir iizerine yansitilir (bu durum i¢in BC segmenti) ve

minimizasyon C noktasi ile bulusuluncaya kadar stirer (19).

Doz-hacim Kisitlamalari

Doz-hacim kisitlamalar1 genellikle organin % q kadar1 Dy, dozundan fazlasini
almasin seklindedir. Bu tip bir kisitlamanin uygulanmasi i¢in, her iterasyonda X

¢Ozlim vektort, h' yi minimize etme yoniinde hareket eder ve Dy, dozundan fazlasin
alan kiimiilatif organ hacmini q ile karsilastirir. Eger hacim degeri q' yu gegiyorsa,
objektif fonksiyona soft constraint formunda oncelik eklenir, ancak yalnizca bu

noktalar kisitlamanin saglanmamasina neden olur. Eger su anki iterasyon A(}:,TU)

noktasindan baslar ve h yoniinde ilerlerse, kisitlamaya AB araliginda uyulur. B' den
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sonraki noktalar i¢in kisitlama saglanamaz ve Dy, dozundan fazlasin1 alan DV,, DV;

ve DV noktalari i¢in 6ncelik degerlerinin arttirilmasi gerekir (19).

Sekil 2.8: Doz-hacim kisitlamalari

iteratif siirec
Cok boyutlu bir fonksiyonun minimizasyonu genellikle bir boyutlu
minimizasyon serilerinden olusur. Siirecin iki bileseni vardir; a-) yon secimi ve

b-) secilen yon dogrultusunda minimizasyon.

Ikinci adimda ise, her iterasyon igin secilen yone bagl olarak minimizasyonun
hizina karar verilir. Eger kisitlamalar yoksa objektif fonksiyon diiz ve siirekli bir
sekildedir, bir sonraki yone karar vermek, gerekli iterasyon sayisini problemin boyut
sayisindan ¢ok daha az hale getirecektir. Kisitlamalarin varliginda ortaya ¢ikacak iki
sorun vardir; 1) objektif fonksiyon artik diiz degildir ve uygulanan agirlik ve verilere
gore hareket etmektedir, 2) izinli ¢ézlimler uzay: artik digbiikey degildir. 1. durum
yiizlinden iterasyon artmaktadir ve 2. durum nedeniyle de yerel minimum olugma
olasilig1 artar. Siirecin lokal minimumda durdurulmasi, klinik olarak kabul edilebilir

olmas1 durumunda sorun olusturmaz ancak genellikle istenmeyen bir durumdur (19).

2.4.3.2 iteratif algoritmalar

Iteratif metod RT optimizasyonunda en yaygin kullamlan teknik sayilabilir.
Iteratif planlama siireci, bos 1s1nlar ve yaklasik bir ¢6ziim ile baslar. Biiyiik sistemler

(6zellikle bliyiik lineer sistemler) i¢in iteratif yontemler bilgisayarda depolama ve
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hesaplama zamani agisindan etkindir. Genellikle uygulanmasi basittir ve basit
sistemler ve egitimsel gosterimler i¢in kullanima uygundur. Karmasik bir sistem i¢in

ise, yakinsama davranisi gradyent tabanli teknikler kadar iyi sonug¢ vermeyebilir.

Iteratif yontemde su adimlar izlenir; (i) ilk olarak bir dizi 151n profili olusturulur;
(i1) bir vokselde olusan doz hesaplanir; (iii) hesaplanan ve dnceden belirlenmis doz
degerleri karsilastirilir; (iv) 1sinlanmis vokseldeki 1sin demetleri igin diizeltme
faktorleri elde edilir; (v) belirlenen diizeltme faktorleri uygulanir ve bir sonraki
voksel icin islem ikinci adimdan baslanarak tekrarlanir. Bu islemler istenen deger
elde edilinceye kadar tekrarlanir. Es zamanli iteratif ters planlama ve en kiigiik
kareler ters planlama algoritmalar tiiretilmemis yontemler arasinda aynmi1 kategoride

yer alirlar (16,17).

Iteratif algoritmalar icin yazilacak genel bir formiil;
Inew — Iold _ //LMoldVF (Iold ) (2 15)

seklinde olur. Burada; I aki vektdrii, M® bir matris ve A pozitif parametrelerdir. M*"

un birim matris olmasi halinde, esitlik steepest descent algoritmasina dontistir (16).

D(x,y,z)" in sifir olacag: diisiintiliirse, baslangicta

cost=ZI(x,y,z)[Dp (x,y,z)}2 (2.16)

en yiikksek degerinde olacaktir. Her 1sin elementinin beamweighti igin rastgele
degerler sunulacak olursa, her eklemeden sonra cost yeniden hesaplanir. D(x,y,z)
yavas yavas olusurken, cost da zamanla azalacak ve bu sirada 151n modiilasyonu da

geligsecektir. Optimizasyonun amaci minimum cost fonksiyonuna ulagmaktir (7).

Cost fonksiyonu uzayi bir grafik olarak gosterildiginde, fonksiyon herhangi bir
noktada yerel minimumu olmayan basit bir egri olacaktir. Egrinin davranisi
baslangictaki degerlere ve rastgele se¢ilmis bixellere baghdir. Cost' un degerlerine

karsilik gelen 1s1mn yapilandirmalarinin hepsi birbirinden farkli olacaktir, ancak
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problem tamamen farklilagtirllamaz ¢linkii ortaya cikarilabilecek global minimum

cost' lu yalnizca tek bir dogru ¢6ziim vardir (17).

Temel kavram olarak planlayicinin istenilen doza ulasmak i¢in ¢esitli 151n
konfigiirasyonlari, kama filtre ve beamweightleri denemesi yerine (ileri planlama),
ters calisilir. Planlayici klinik olarak tanimlanan gerekli doza karar verir, ¢cogu
modern ters planlama bilgisayarinda doz-hacim kisitlamalar1 ya da doz limitlerinin
belirtilmesi gerekir. Ornegin PTV' nin alabilecegi maksimum ve minimum doz ya da
OAR' nin % q kadarinin alabilecegi Dg ve lzeri dozlar belirtilir. Optimizasyonu
belirtilen bu degerler yonetir. Ters planlamay1 asil yonlendiren doktorlarin organlar
icin belirledikleri doz limitleridir, ancak planlamanin sonucunu belirleyen foton-
madde etkilesimi sonucu olusan fiziksel olaylardir. Elde edilecek ¢oziim ise doktorun

istegi ve fiziksel anlamda olabilecek doz dagiliminin en dengeli durumudur (17).

Optimum bir seyin tanimi geregi daha iyisi olamaz. Optimum bir plan, hastanin
anatomisi, hastaligin yeri ile baglantilidir. Optimum bir plan elde etmek i¢in; her
tiirlii radyasyon (proton, karbon iyonlari, fotonlar...), tim enerjiler (sadece belirli
degerler degil), birden sonsuza uygulanabilecek tiim alanlar, kullanilabilecek tiim aki
seviyeleri, her ¢esit geometride 1sinlar ve tiim fraksiyonasyon semalar: gibi her sey
denenmelidir. Optimizasyonun yapmasi gereken budur, ancak bizim tiim bu
denemelere bazi kisitlamalar getirmemiz gerekir. Pratikte de doktor ve fizik¢i 6MV
foton enerjisini onceden belirlenmis 5 alandan cihazda bulunan MLC yapisi ile
sinirlandirarak, belli bir fraksiyonasyon semasina gore uygulama karari alarak

optimizasyon i¢in belirli sinirlar olusturmus olur (17).

2.4.3.3 Bilgisayar simiilasyonlu tavlama

Bilgisayar simiilasyonlu tavlama (simulated annealing) algoritmasi, orijinal
Monte Carlo simiilasyonu algoritmasinin genisletilmis seklidir. Optimal ¢6zimii
bulabilmek igin sistemin davranislarini taklit ederek taban duruma ulasirken, termal
dengenin de korunmasini saglar. Algoritma rastgele bir arastirma yaparak yalnizca
azalan objektif fonksiyonu degil, aynm1 zamanda artan degisiklikleri de kabul eder.

Deneme konfigilirasyonun kabul edilebilme olasiligi, sicaklik ile kontrol edilir ve
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1
AF <0

P= 2.17
exp (—%j aksi halde ( )

ile verilir (16).

Doz, biyolojik yanit i¢in sadece bir vekil olarak alinabilir. Herhangi bir ¢
boyutlu doz dagilim1 D, TCP ve NTCP gibi biyolojik veriler ile beslenen mekanistik
modeller ilizerinden hesaplanir. Bu nedenle cost alternatif olarak TCP ve NTCP
tizerinden de degerlendirilebilir. Ters planlama sorununun ¢6ziimii i¢in; TCP' yi
maksimuma ¢ikararak NTCP' yi de maksimum yapmis oluruz. Ayni sekilde NTCP'
yi minimuma indirirsek TCP' de minimum olur. Ya da komplikasyon olusmadan

tiimdr kontrolii igin

P, =TCP(1-NTCP) (2.18)

formiilii uygulanabilir. Optimizasyon i¢in hem fiziksel hem de biyolojik parametreler
gdz Oniine alinir. Cost fonksiyonunun yerel minimuma ulagtigina dair ciddi
tartigmalar vardir. Ancak modern bilgisayarlar sayesinde yerel minimumun varligi
icin kesin kanit olmamasi durumunda bile ¢oziim {iretilebilmektedir. Bilgisayar
simiilasyonlu tavlama teknigi, yerel minimuma ulagmay: garanti eder. Cost
fonksiyonunda AV kadar artisa neden olan biksel degisikliklerini geri ¢evirmek

yerine, k' nin Boltzmann sabiti, 7" nin sicaklik oldugu;
exp(—AV /kT) (2.19)

seklinde bir olasilikla gosterilir. Iterasyonun baslangicinda T yiiksek bir degerden
baglatilir ve asamali olarak azaltilir. Sicaklik, iterasyon sayisinin ilerlemesinden daha
yavas sekilde azaltilmalidir. Cauchy dagilimindan segilmis tanelerle olusturulan
baska bir bilgisayar simiilasyonlu tavlama tekniginin kullanilmasi da miimkiindiir.
Bu teknik ilk ticari ters planlama sistemi, simdi Nomos Corvus olarak bilinen

PEACOCKPLAN' 1n temelini olusturur (17).
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2.4.3.4 Gradyent descent teknigi

Cost fonksiyonunun yerel minimum olmadigin1 garantiledigi durumlarda
gradyent descent teknigi kullanilir. Bunun kullanimi i¢in cost fonksiyonunun
matematiksel olarak yazilmasi ve tiirevlerinin varhiginin belirlenmesi gereklidir.
Sonra benzer sekilde Newton yontemi minimum bulmak i¢in kullanilir. Bu
tekniklerin avantaji hizli olabilmeleridir. Ancak negatif agirliklt beamweightler
olusturabilirler, bu da optimizasyonun sonradan kontrol edilmesini ve negatif
beamweight sayisinin sifirlanmasini ya da sabit belirli bir aki degerinin girilmesini

gerektirir (17).

2.4.3.5 Genetik algoritmalar

Genetik algoritmalar ise adindan da anlasilacag gibi Darwinci Evrim Teorisine
dayanmaktadir. Iteratif bir siire¢ boyunca &nerilmis ¢dziim kategorilerinden yalnizca
giiclii olan planlama siirecinin sonuna kadar dayanir. Biksel aki degerlerinin
kromozoma benzetilmesi durumunda, optimizasyon siireci de evrime benzetilecektir.
Evrim sirasinda kromozomlar arasinda degis tokus olabilir ya da mutasyona
ugrayabilirler. Bu tekniklerin konformal planlar i¢in de uygulanmasi miimkiindiir

ancak klinik tedavi planlama sistemlerinde kullanilmamaktadir (7).

Genel olarak bilgisayar simiilasyonlu tavlama ve genetik algoritmalar giiclii
yaklagimlardir ancak asir1 uzun hesaplama zamanmi klinikte kullanim icin engel

olusturmaktadir (16).

2.4.3.6 Diger algoritmalar

3D-CRT ve Cyberknife planlamalarinda doz optimizasyonu ig¢in lineer
programlama kullanilir. Kisith en kiigiik kareler yontemi de 3D-CRT ve IMRT

planlamalarinda optimizasyon i¢in kullanilan yontemlerdendir. Linak tabanh
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radyocerrahi, IMRT ve 3D-CRT i¢in ise mixed integer programlama teknigi

kullanilmaktadir.

Cok boyutlu bir fonksiyonun optimizasyonu i¢in kullanilan tiim bu algoritmalar,

karmasikliklarinin yani sira aslinda rutin matematiksel algoritmalardir (16).

2.4.3.7 Segmentlere ayrilmis alan optimizasyonu

Yukaridaki tekniklerde planlama silirecinin basinda oOzelikleri belirlenmis
alanlarin agirliklarinin optimize edilmesi siirecidir. Segmentlere ayrilmis alanlardan
olusan IMRT' nin konvansiyonel tekniklerle kontrol edilebilmesi gibi avantajlar1 da
vardir. Buradaki tek fark, farkli alan sekillerinin gantri konumlandirilmasindan sonra

uygulanmasidir (17).

Meme ve bazi bas-boyun kanserlerinin tedavilerinde kullanilmaktadir. Modiile
edilmemis alanlar tanjansiyel olarak yerlestirilir. Ilk alanm i¢inde yerlestirilecek alt
alanlar belirli izodoz hattinin tanimlanmasiyla, o izodoz hattin1 saracak bicimde
sekillendirilir. Ana ve alt alanlarin agirliklar1 ayarlanarak optimizasyon saglanir. Bas-
boyun kanserlerinde segmentler, genellikle anatomik yapilara dayandirilarak

olusturulur (17).

Ters planlamada donanim kisitlamalari

IMRT i¢in geleneksel bir yaklagim olarak ters planlama ile modiile edilmis
akilar olusturulur ve kolimasyon i¢in aralarindan gerekli olan kaliplar seg¢ilir. Metal
kolimatorlerden olusan sizinti, sacilma gibi olaylar istenen radyasyon dagilimina
eklenir. Bu genellikle ufak bir pertiirbasyon olusturur, ancak yine de anlasilmas1 ve
uygulanmas1 gereklidir. Bunun i¢in uygulanacak kaliplarin tiim radyasyon
bilesenlerinin toplamiyla olusturulmasi uygun olur. Bunun i¢in daha iyi bir yol ise,
uygulama tekniginin dogrudan ters planlama siirecinin i¢inde olusturulmasidir. Bu da
tim bu sizint1, gecirgenlik ve sagilmanin Olclilmesini gerektirir. Ancak tiim bu

katkilar g6z Oniline alindig takdirde, iteratif planlama i¢in sonradan bir diizeltme
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yapilmasina gerek kalmaz. Bu yaklasimin Ozellikle modiile edilmis bir alan
olusturmak i¢in katkida bulunacak bilesenlerin sinirlandirilmasinda kullanimi da

uygundur (17).

244 Modern IMRT" nin baslangici

1982 yilinda Stockholm' deki Karolinska Enstitlisii' nden Anders Brahme ve
arkadaslarinin yayininda, tam dairesel bir simetriye sahip iki boyutlu 6zel bir ters
problem i¢in, modiile edilmis merkezi bloklu 1s1n demetini, bir ¢emberin etrafinda
dondiirerek {iiniform, halka seklinde bir doz dagilimi olusturmanin miimkiin
oldugunu, istenilen doz dagiliminin belirlenmesiyle gerekli aki modiilasyonunun
nasil olusturulacagi gosterilmistir. Biz bu planlama teknigini artik "ters planlama”
olarak adlandirmaktayiz. Dis yarigap1 R olan, yarigapi r, olan sifir doz almasi istenen
bir yapiy1 c¢evreleyen {liniform halka seklinde doz dagiliminin nasil olusturulacag:

calismada anlatilmistir.

tiniform doz

=

sifir doz metal blok

Sekil 2.9: Halka seklinde iiniform doz dagilimin olusturulmasi

Akinin orijinde sifir olup, orijinden uzaklastik¢a arttig1, i¢ yaricapi rp olan halka
biciminde doz dagilimi olusturabilmek ic¢in rotasyon tekniginin kullanilabilecegi

gosterilmistir.
F(x)= exp[,u (R2 —x° )0‘5 ] Dx cos [y(xz —r )0'5} / ()c2 -1y )0'5 (2.20)
Burada p lineer X-1s1n1 sogurulma katsayisidir.
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1988 yilinda yapilan uygulamalarda, modiile edilmis 1s1n kullanilmasin
saglayacak ekipmanmn (kompansatdr disinda) olmadigi, bilgisayar kontrollii
kolimator kullaniminin heniiz ¢ok yeni oldugu unutulmamalidir. Ters planlama igin
herhangi bir ticari algoritma ya da donanim bulunmamaktaydi. Konu yalnizca
fizikgiler i¢in bir aragtirma alaniydi, doktor, radyolog ya da teknoloji uzmanlarinin

heniiz bir rolii bulunmamaktaydi (17).

2.4.5 IMRT uygulama tekniklerinin icadi

IMRT uygulama tekniklerinin siralamasi; (i) NOMOS MIMiC (1992), (ii) Coklu
statik alan MLC teknigi (1994), (iii) dinamik MLC (dMLC) teknigi (1994), (iv)
tarama azaltict bar teknigi (1995), (v) IMAT (1995), (vi) spiral tomotherapy (1993—
2003), (vii) robotik IMRT (2001) seklindeydi. Uygulamalar genellikle uzman
tiniversite hastanelerinde gerceklestirilmekteydi. Simdi ise ticari firmalarin da etkisi
sayesinde, cihazinda MLC bulunan hemen her merkezde IMRT teknigi
uygulanmaktadir (17, 18).

IMRT' nin pratikteki uygulamalarinin ilk giinlerinde birbirinden tamamen farklh
iki stire¢ kullanilmigtir. (1) Noktasal olmayan X-151m1 kaynagi, (ii) kafada olusan
sacilma, (iii) fantom ya da hastada meydana gelebilecek sagilma, kolimator pargalar:
arasinda olusabilecek sizinti gibi bazi parametreler sadece birincil radyasyonun
dikkate alinmasiyla olusturulan aki haritalarinin planlanan dagilimla eslesmemesine
neden olmustur. Bunun iizerine bazi ¢alisanlar birincil radyasyon, sagilma ve sizintt
radyasyonunu da hesaba katarak planlanan akinin olusturulmasin1 saglamaya

calistilar (17).

2.4.6 Klinik IMRT
Plan optimizasyonu i¢in tedavi kriteri, planlayici tarafindan belirlenir ve verilen

demet pozisyonlari i¢in en uygun aki profilleri “ters planlama” ile olusturulur.

Hesaplatilan MLC hareketleri elektronik olarak lineer hizlandiriciya aktarilir. Bu
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lineer hizlandiricilar, bilgisayarla kontrol edilir ve aki ayarli demetleri olusturmasi

icin gerekli yazilim ve donanima sahiptir. IMRT nin klinikte uygulanmasi i¢in;

1. Farkli dogrultulardan hastaya yoneltilmis liniform olmayan enerji akisi
haritalarin1 hesaplayabilen bir tedavi planlama bilgisayari,
2. Homojen olmayan radyasyon enerjisine baglh akiy1 planlandig1 gibi hastaya

verebilecek bir tedavi sistemine gereksinim vardir.

Bu iki sistemin de klinik kullanimdan Once mutlaka kalite kontrolleri

yapilmalidir. (15)

Diinyada IMRT herhangi bir teknigiyle (kama filtre ve kompansatorler disinda)
ilk defa 1994 yili Mart ayinda, Houston Texas' ta Baylor College of Medicine' de
Nomos MIMiC ile uygulanmistir. dMLC teknigi ile ilk IMRT ise Nisan 1996' da
Memorial Sloan Kettering Kanser Enstitiisii' nde gerceklestirilmistir. IMRT ilk kez
prostat kanserinde boost tedavisi i¢in uygulanmistir. Ama ikinci ve sonraki hastalar

icin tiim tedavi IMRT olarak planlanmis ve uygulanmistir (17).

2.4.7 IMRT igin ileri planlama

lleri IMRT planlamasi az sayida durum igin avantaj olusturur. Potansiyel
avantajlari; (1) segmentler bloklar halinde olusturulup, sonradan modiile edilebilirler,
(1) tim fiziksel olusumlar1 (1s1n penumbrasi, kafada olusan sacgilma, lif
gecirgenligi...) igerirler, (iil) prensip olarak alanlar planlama esnasinda da
ayarlanabilir, (iv) teknik, konvansiyonel planlama teknigine daha fazla
benzemektedir, (v) 1sinlar olduk¢a diizgiin yapidadir, (vi) 1s1n sonuglarinda biraz
glirtiltii vardir, (vii) planlamasi daha ¢abuk olusturulabilir (17).

Tanimi geregi IMRT' de iiniform 1sinlar olusturulmaz. Bununla birlikte 151 ne
kadar modiile edilirse, uygulamasi da o kadar zorlasacaktir. dMLC tekniginde oldugu
gibi monitér {init (MU) sayist dogrudan liflerin hareketi sirasinda artan akiyla
baglantilhidir. Bu ylizden 1smmin gerekli konformaliteden daha fazla modiile
edilmesiyle istenmeyen giiriiltii benzeri sorunlar olusacaktir. Bunun iistesinden

gelmenin en iyi yolu ise, doz-uzayinda istenen konformalite ile 151n-uzayinda istenen
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diizgiinliigli bir araya getiren bir cost fonksiyonu olusturmaktir. Bu iki kisitlama

arasindaki 6nem derecesi kontrol edilerek istenen plan olusturulabilir (17).

24.8 IMRT"' de 151n yonelimi optimizasyonu

Optimum biksel akis1 ve optimum 1smn yonelimi ¢ifti arasinda karar verme
durumunda uygulanir. Genel olarak tiim ¢ift segeneklerin incelenmesinin miimkiin
olmadigi durumlarda, 1sin yonelimlerinin belirlenmesi i¢in bilgisayar simiilasyonlu
tavlama teknigi, biksel degerlerinin belirlenmesi icin de gradyent descent tekniginin

kullanilmastyla olusturulan hibrid teknikler yararli olacaktir (17).

249 IMRT' de dogrudan diyafram optimizasyonu (Direct Aperture
Optimization [DAQO])

Bu optimizasyon adimi, bir dizi uygulanabilir koruma sekliyle olusturulan aki
haritasini, lif hareketine doniistiiriir. Bu sekilde optimize edilen planin dezavantaji,

her 151n demeti i¢inde ¢ok sayida segment ve yiiksek MU miktaridir.

DAO ile kullanicinin alan igindeki koruma sayisini belirtmesi miimkiindiir. Lif
ayarlar1 ve koruma akilar1 eszamanli olarak, bilgisayar simiilasyonlu tavlama

algoritmasi kullanilarak optimize edilir.

DAO algoritmasi; 1s1n agilarini, 151n enerjilerini ve 151 basima diisen koruma
sayis1 verilerini dikkate alir. Her bir koruma i¢in lif pozisyonlar1 ve her koruma i¢in

belirlenen agirlik degeri degiskenleriyle optimizasyon yapilir.

BEV' den koruma pozisyonlarinin belirlenmesinin ardindan pencil beam doz
dagilimi hesaplanir. BEV, bir kenar1 lif genisligi, diger kenar: lif adim1 degerlerine
denk gelen dikdortgensel “beamlet” olarak isimlendirilen kii¢iik huzmelere boliiniir.
Lifin acik ya da kapali pozisyonuna gore arttirilarak ya da azaltilarak, doz dagilimi
giincellenir. Optimizasyon tamamlandiktan sonra 3D collapsed cone convolution

superposition doz hesaplamasi gerceklestirilir.
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IMAT optimizasyonunda da fazla sayida agidan 1s1n icin kullanilacak koruma

sekillerinin modellenmesinde DAO kullanilmaktadir (18, 21).

2.4.10  Ticari planlama sistemlerinde ters planlama

Birka¢ y1l oncesine kadar tek ticari planlama sistemi olan NOMOS sirketinin
CORVUS (PEACOCKPLAN) olarak bilinen TPS, algoritma olarak 6zellikle MIMiC
teknigi i¢in gelistirilmis, bilgisayar simiilasyonlu tavlama teknigini kullanmaktaydi.
Daha sonra ise MLC tabanli uygulamalarin planlanmasi i¢in gelistirilmistir. Son
yillarda kullanilan ticari planlama sistemleri ise birbirinden farkli yazilimlar
kullanmaktadir. IMRT planlamasi i¢in bazi sistemler inhomojenite diizeltmelerini

hesaba katan Monte Carlo algoritmasini kullanmaktadir (17).

24.11 IMRT teknikleri

2.4.11.1 Sabit acih IMRT

Sabit Acili IMRT, belirli sayidaki sabit gantri agilari ile 151n dogrultularinin
kullanilmast agisindan 3D-CRT ile benzerlik gostermektedir (Sekil 1.3.A).

Bu ydntemde, tedavi planlamasi igin iki adim uygulanir. ilk olarak, doz
optimizasyon modiilli, giren her bir demet i¢in aki profili olusturur. TPS’ ye bagh
olarak, optimize edilmis 1s1n, siirekli ya da uzay ve aki bakimindan kesikli degerlerde
olabilir. Isin demeti beamletlere boliiniir ve her beamlet' in aki profiline katki
saglayan bir agirlig1 vardir. Beamlet genisligi (lif hareket yoniine paralel yondedir),
MLC lif genisligiyle sinirlandirilir. Beamlet boyutu ya da lif hareketi yoniindeki en
kii¢iik adim olarak tanimlanan MLC lif hareketinin adim boyutu, kullanici tarafindan
belirlenen bir parametredir. Daha kiigiik beamlet boyutu ya da daha fazla sayida aki
seviyesi, dolayisiyla daha i1yi uzaysal ¢oziiniirliikk ya da aki ¢oziiniirliigli olusturmak

icin daha fazla MLC segmenti gereklidir.
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Istenilen 151n profilini olusturmak igin pek ¢ok yol vardir. En c¢ok kullanilan
teknik, bilgisayar kontrolinde MLC tabanli olandir. Bu yaklagimda 1sin aki profili,
MLC ile sekillendirilir. MLC hareketleri bilgisayar yardimiyla olusturulur ve tedavi
uygulamasi i¢in kaydedilir. MLC tabanli IMRT Ilif hareketleri ve radyasyon
uygulamasimna bagli olarak; statik IMRT (SIMRT) ve dinamik IMRT (dIMRT)
seklinde yapilabilir. (16)

Sekil 2.10: A) Sabit A¢ili IMRT B) Fan Beam IMRT
C) Tomotherapy D) Cone Beam IMRT teknikleri i¢in sematik ¢izimler

Statik IMRT

Hasta gantrinin sabit agilarinda bir¢ok alanla tedavi edilir ve her alan, {iniform
151n akisina sahip 1sinlanmig bir dizi alt alanlara (segment) bolinmiistiir. Alt alanlar
MLC yardimi ile olusturulur. Lifler bir sonraki segmenti olusturmak i¢in hareket
ederken, hizlandirict 151n vermeyi keser. Bu igslem tedavi alanindaki tiim segmentler

bitinceye kadar devam eder.

Sekil 2.11: Statik IMRT yontemi ile aki ayariin olusturulmas.
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Olusturulan segmentler iist iiste gelerek TPS’ de planlanmis iiniform olmayan
demeti olustururlar. Bu yontem “Step and Shoot” ya da “Stop and Shoot” olarak da
adlandirilabilir. Kalite kontrol prosediirii dIMRT' ye gore daha basittir. Ciinkii lif hiz1

ile doz arasinda bir iliski yoktur.

Dinamik IMRT

Bu teknikte karsilikli lifler ayn1 anda ve ayni yonde hareket eder. Liflerin her
biri zamanin bir fonksiyonu olarak farkli bir hiza sahiptir. Liflerin arasinin agik
kalma siiresi, alanin farkli noktalarina degisken akili doz olugmasina sebep olur. Bu

29 ¢

teknik “sliding window,” “leaf-chasing,” “camera-shutter,” ve “sweeping variable

gap” gibi bir¢ok farkli isimle adlandirilabilir.

Lifler elektrik motoru yardimiyla, saniyede 2cm' den fazla hareket edebilecek bir
hiza sahiptir. Lif hareketi ve pozisyonlar1 bilgisayar kontroliindedir. dIMRT' de bir
lif ¢iftinin pozisyonu (x ekseni), 1s1nlama siiresinin bir fonksiyonu (y ekseni) olarak
gosterilmektedir. Isinlama basladiginda her iki lif de farkli hizda soldan saga dogru
hareket eder. Sag lif kenar1 b noktasini gegtiginde P noktasi 1sinlanmaya baslar. Sol
1if gelen 15101 engelleyene kadar P noktasi 151n almaya devam eder. Liflarin hareketi
ve buna bagli olarak b ve c noktasi arasinda isinlama siiresi kontrol edilerek P
noktasinda veya bu lifler altindaki baska herhangi bir noktada istenilen doz

yogunlugu olusturulabilir (22).

2.4.11.2 Ark tabanh IMRT

Ark tabanl tedavinin ilk uygulamalarindan biri, agilan alanin BEV' den hedefe
gore sekillendirilmesidir. Bu yontem Takahashi arki olarak bilinir. Silindirik koni ya
da mikro-MLC tabanl stereotaktik radyocerrahide beynin farkli bdlgelerine dozu
yaymak i¢in siklikla bu yontem kullanilir. Bu yontemle normal beyin dokusundaki
doz asiminin 6nlenmesi amaglanir. Konformal ark olarak da adlandirilan bu teknik,
basit hedeflerde miikkemmel doz dagilimi1 saglayabilir. Fakat hedef hacimler

genellikle ideal kiiresel veya elipsoidal sekilden farklidir. Bu durumda ilk olarak Yu
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(20) tarafindan Onerilen ark tabanli IMRT doz dagilimini diizenlemek i¢in iyi bir
secenek olmustur. Ark tabanli IMRT' nin ii¢ farkli yontemi Sekil 2.10° da
gosterilmistir (16, 18, 20).

Fan beam IMRT

Fan beam IMRT' nin sematik gosterimi sekil 2.10A" da gosterilmistir. Her
kesitin boylamasina yondeki kalinlig1 2-4cm, ¢ap1 ise 20cm' ye kadar olabilir. Kuzey
Amerikal1 bilim adammin PEACOCK ters planlama sistemini ve MIMiC
kolimatoriinii igeren Peacock sistemi bu tiir bir tedavi i¢in kullanilir. Planlama
sistemi 54 esit aralia bolinmiis 1s1n kullanir ve her 1sinin beamlet haritalarim
optimize eder. izomerkezdeki nominal beamlet dlgiileri 1x0.4cm, 1x1cm, ve 1x2cm'
dir. Bu yontemin bir 6zelligi, MIMiC kolimatoriin, onemli bir yazilim giincellemesi
olmaksizin IMRT tedavisi saglamasi i¢in MLC' si olmayan mevcut bir lineer
hizlandiriciya eklenebilinmesidir. Ark tabanli IMRT c¢ok sayida farkli acgilardan
gelen alanlara sahip olmasindan dolayi, 5 ila 9 alanli sabit acili IMRT ile
karsilastirildiginda derindeki tiimorlerde genellikle daha 1y1 bir doz dagilimi
sagladig1 goriilmistiir (16).

Tomotherapy

Tomotherapy son yillarda ticari olarak piyasada bulunan bir cihazdir. Sekil
2.10B' de goriildiigii gibi 1s1mnlama kesit dilimleri seklinde yapilacagi gibi, gantri
rotasyonu sirasinda masanin sabit hareketiyle helikal olarak da yapilabilir. Lineer
hizlandiricidan gelen 151n izomerkezde 40cmxScm genisliginde agilan birincil
kolimatorlerden gecer. MLC sistemi, 64 adet tungsten liften olusur ve bu lifler
hedefe gecen radyasyonu kontrol etmek icin agilan pencere boyunca hareket ederler.
Bilgisayar kontrollii MLC' ler ¢ok hizli olarak iceri ve disar1 (agik-kapali) hareket
ederek yogunlugu ayarlar (16).
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Koni 151n tabanh IMRT

IMAT teknigi Yu tarafindan gelistirilen bir teknik olup, gantri rotasyonu ile
hareketli MLC' leri bir araya getiren tekniktir (sekil 2.10D). Sabit gantri ag¢ili 1sinlar
kullanmak yerine IMAT, gantriyi hasta etrafinda dondiirerek doz dagilimini optimize
eder (24). Bu teknik “step and shoot” teknigine benzemekte olup ark boyunca
olusturulmus her alan iiniform yogunluklu alt alanlara boliiniir. Bu alt alanlar,
planlanmis yogunluk ayarini olusturmak i¢in iist iiste toplanir. Gantri hasta etrafinda
donerken MLC' ler her alt alani sekillendirmek i¢in siirekli hareket halindedir ve
cihaz stirekli 1sinlama durumundadir. Lifler yeni pozisyonuna diizenli agisal
araliklarla (mesela 5 derece) hareket eder (15). MLC hareketleri TPS' de hesaplatilip
tedavi cihazina aktarilir.  Tedavinin karmasikliina bagli olarak ark sayilar
degisebilir. Tipik bir tedavide 1 ila 5 arasinda ark kullanilir (25). Cone Beam IMRT!
nin Fan Beam IMRT' den en 6nemli farki dilimler halinde 1sinlama yapmayarak,

koni seklindeki genis radyasyon akisint MLC ile diizenleyerek 1sinlama yapilmasidir.

2.5 Yogunluk Ayarh Ark Terapi (IMAT)

Aki ayarl ark terapi ile, tedavi planlari i¢in optimizasyon ve uygulamalarda; 1)
Zamandan tasarruf saglayacak, 2) Yiiksek konformalitede doz dagilimlar1 elde
edilecek ve 3) Doz dagilimlar ytliksek giivenilirlikle uygulanacaktir. Bu sorunlarin
¢oziimii i¢in 360°' lik tek bir gantri doniisii ile tedavi plani1 optimizasyonunda
tanimlanan hacme, istenen dozun uygulanmasi diistiniilmiistiir. Teknik, IMAT olarak

isimlendirilir (22).

IMRT' nin farkli yonelimlerdeki fazla sayida iginlama alanlari, artan MU sayist

ile tedavi siiresini de uzatmaktadir.

1995 yilinda Yu tarafindan tanitilan, IMAT teorik olarak, yliksek konformaliteye
sahip planlarin uygulanmasinda fazla miktardaki alan yonelimleriyle, artan bir
esneklige sahiptir. Ne yazik ki artan bu esneklik, MLC lif hareketlerine getirilen
kisitlamalarla etkisiz hale gelir. Gantrinin uygulama sirasindaki siirekli doniisiiyle,

birbirini takip eden gantri ve o anki MLC pozisyonlar1 arasinda da bazi kisitlamalarin

43



uygulanmasi gerekir. Ancak bunun iistesinden gelebilmek i¢in birden fazla sayida st
iste bindirilmis ark kullanilmasiyla ¢6ziim elde edilmistir. Stirekli gantri ve MLC
hareketleri, 5-10° araliklarla 6rneklendiginde, 2-4cm kadar hareket eden MLC' ler ile
optimize edilmis bireysel 1sinlar olarak diisiintilebilir. Bu zayif 6rnekleme planin
giivenilirligini olumsuz ydnde etkileyebilir ve kabul smirlarini asan dozimetrik
hatalara neden olabilir. Gantri ve MLC 6rnekleme sikliginin arttirilmasina paralel
olarak giivenilirlik artacak ancak optimizasyon ve lif siralama algoritmalarinin kabul
edilebilir planlar tiiretmesi zorlasacaktir. IMAT teknigi ile optimize edilen planlarda

Ozellikle;

1. Tek bir ark ile etkinlik,
2. 360°' lik alanda tiim alanlarin kullanilmastyla yiiksek doz konformalitesi,
3. Isin yonlerinde yiiksek c¢oOziinirliiklii 6rnekleme ile planlama sirasinda

giivenilirlik saglanacaktir (22).

2.5.1 IMAT Optimizasyonu

IMRT ve IMAT planlamalar i¢in klasik yaklasimda MLC lif hareketleri ile
olusturulmus enerjiye bagli aki haritast kullanilir. Alternatif olarak bir baska
yaklagim ise, 1s51n goéziinden bakis ile olusturulmus bir dizi MLC korumasidir.
Korumalar, hedef ve saglikli dokulara uygulanan boolean operasyonlar: ile
olusturulur. Her MLC korumast i¢in kullanilan MU, doz-hacim cost fonksiyonu
temelinde optimize edilir. Dogrudan lif pozisyonlarimin ya da segmentlerin
agirliklarimin optimize edildigi teknikler de kullanilabilmektedir. Genellikle bu
optimizasyon teknigi se¢ilmis bir MLC korumasinda, ya MLC pozisyonlarinin ya da
alan icin belirlenmis agirligin  optimize edilmesine dayanir. IMAT doz
optimizasyonu, koruma temelli basit bir yontem kullanmaktadir, MLC Ilif
pozisyonlart ve MU agirliklar1 optimizasyonda kullanilan parametrelerdir. Cost
fonksiyonu, doz-hacim kisitlamalarina dayanan bir formiil ile tanimlanabilir.
Maksimum ve minimum hedef ve saglikli dokular i¢in doz kisitlamalari hacmin
fonksiyonu olarak belirlenir. Her bir kisitlama icin rélatif bir oncelik ya da 6nem

degeri belirlenir. Cost, standart bir kuadratik doz farki fonksiyonunun, 6nem
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degeriyle carpimini kullanarak her bir kisitlama i¢in hesaplanir. Toplam cost her bir

kisitlama icin belirlemis costlarin toplami seklinde olur (22).

2.5.1.1 Optimizasyon kisitlamalari

Optimizasyon sirasinda MLC lif pozisyonlar1 veya MU agirliklari, koruma
sekillerine ve pratikte elde edilebilir MU degerlerine gore, siirekli uygulama
sirasinda  sorun olusturmayacak sekilde yapilandirilmaktadir. Buna etkinlik

kisitlamalar1 ad1 verilmektedir. Gantri doniis acisina bagh olarak su sekilde verilir;

ﬂs(ﬂ) ve AMUs(dMU] . (2.21).(2.22)
A6 \do) A0 a0 )

Burada x, MU ve @sirasiyla; MLC lif pozisyonu, MU agirlig1 ve gantri agisidir.
(dx/ d@) ve (dMU/ d@) ise siirekli ve etkili bir uygulamanin

max max

gerceklestirilmesi icin kullanilir.

(aMU/ d6)

icin, gantri doniis hizi ve doz hizina dayanilarak benzer

max

kisitlamalar olusturulmustur;

(dMUj :(dMUj /[d_aj (2.23)
de max dt max dt max

Pratikte, maksimum doz hizinin (dMU/ dt) asilmasina neden olan MU

agirh@, gantri doniis hizinin (dH/ dt ) azaltilmasiyla uygulanabilir. Gantrinin

yavaslamasi istenmeyen bir durumdur, ¢linkii tedavi siiresinin artmasina ve linak
aparatlarinin agisal momentumundan kaynaklanabilecek hatalar nedeniyle tedavi

giivenilirliginin azalmasina neden olacaktir (22).

Optimizasyondaki her bir iterasyon, rastgele se¢ilmis bir gantri 6rnegini dikkate

alarak MU agirhgimi ya da MLC lif pozisyonunu degistirerek en iyi sonucu
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yaratmaya calisir. Getirilen degisiklik Onerisi herhangi bir mekanik ya da etkinlik
kisitlamasini ihlal etmiyorsa doz dagilimi ve cost fonksiyonu hesaplanir, aksi halde

reddedilir (22).

2.5.1.2 1ilerlemis gantri ve MLC pozisyonu 6rnekleme

Kaynak hareketini igeren tiim teknikler hareketli linak kaynagimi bir dizi statik
kaynak pozisyonu kullanarak modeller. Eszamanlt MLC konfigiirasyonu her 6rnek
i¢in tamimlanir ve MU, statik MLC konfigilirasyonu ornekleri araligina gore ayarlanir.
Ormegin; 0°' den 90°' ye kadar bir ark déniisii i¢in, dokuz esit araliga bdliinmiis 10" ar
derecelik seriler kullanilabilir. Kaynak pozisyonu ve anlik MLC pozisyonlar 5, 15,
25, 35, 45, 55, 65, 75 ve 85°' lik gantri durumlarinda tanimlanmistir. MU degerleri
ise; 0-10, 10-20, 20-30, 3040, 40-50, 50-60, 60-70, 70-80 ve 80-90°" lik kaynak
pozisyonu araliklarinda ayarlanmaktadir. Gergek uygulama i¢in MLC lifleri ve gantri
ornek noktalar arasinda lineer bir sekilde hareket eder. Uygulanan planin dogrulugu,
MLC lif pozisyonunun degisikligi ve her drnek arasindaki gantri doniisiine baglhidir

(18, 22).

IMAT optimizasyonunun baglangicinda gantri rotasyonunu nispeten kabaca
modellemek i¢in gantri pozisyonlar: kullanilir. Baslangic ve bitis noktasini da
kapsayan, esit aralikli ornekleme noktalar1 belirlenir (Bkz. Sekil 2.12). Bir dizi
iterasyondan sonra, optimize edilebilir gantri pozisyonlar1 havuzuna yeni bir 6rnek
eklenebilir. Bu yeni 6rnek, mevcut iki 6rnek arasina yerlestirilir. Yeni 6rnek igin
MLC pozisyonlari, bitisikteki orneklerin MLC pozisyonlarindan interpole etme
yontemiyle iretilir. Yeni 6rnek icin MU agirligi ise, bitisikteki Orneklerin MU
agirhiginin bir fonksiyonu seklinde olur. Daha net bir sekilde, yeni bir 6rnek
eklendigi takdirde, bitisikteki ornekleri igeren Ornekleme araligi, yeni Ornege yer

acgacak sekilde azalir;

MU, (S-1) MU 1
MU, (S)= °1d3(S )+ 0“1;“ ), (2.24)
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MU, (S-1)= % , (2.25)
M 1
MU, (S+1)= % : (2.26)

burada MU,ew, MU,jq ve S; yeni MU agirhigi, eski MU agirligi ve yeni 6rnek dizinini

temsil eder.

Yeni 6rnek noktalarinin eklenmesi durumunda {iniform olmayan 6rnek araliklar
olusur ve bu da, yeni ornekler eklendik¢ce agirliklandirmanin {iniform olmayan bir
sekilde yapilmasini gerektirir. S+1 ve S-1 i¢cin MU iiniform olmayan sekilde yeniden

paylastirilmasina neden olur (18, 22).

Eklenen her bir yeni 6rnek icin, IMAT algoritmast dnceki 15in Ornekleriyle
birlikte optimizasyona devam eder. Tiim gantri araliginin yeniden 6rneklenmesinden
sonra, silire¢ yeniden baglar. Bu yolla 6rnek sayisi istenilen ornekleme sikligina

ulasilana kadar arttirilir (Bkz. Sekil 2.12(d)) (22).

Baglangig 6rnekleri

1. yeni érnek

Sekil 2.12: (a) Gantri hareketinin baglangi¢ ve bitis noktalar1 arasinda esit araliklarla

dagitilmis &rnekleme noktalar1. (b) Yeni orneklerin eklenmesi. (c) Ornek sayismnin
artmasiyla, gantri hareketinin baslangic noktasindan baglayarak eklenen yeni
ornekler. (d) Islem istenen drnekleme sikligi elde edilinceye kadar tekrarlanir.

Hesaplama siiresi hedef hacmin biiyiikliigline ve yapilarin karmasikligina bagl
olarak degisiklik gosterir. Tiim optimizasyonun siiresi 10 dakika ile 1 saat arasinda

tutabilir. Algoritmalar su anda MATLAB yazilim ortaminda uygulanmaktadir. Bu
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yaklagimin Ornekleme araligi ve etkinlik kisitlamalar1 ile iliskili kayda deger

ozellikleri bulunmaktadir. Etkinlik kisitlamalart su sekilde tanimlanabilir;

Ax < A@[ﬂj : (2.27)
dO )
AMU < Ae(@) : (2.28)
d0 max

MLC lif pozisyon degisikligi (Ax) ve MU agirhigi (AMU); gantri doniis
araliginin (Aé’), ornekler arasindaki aralikla dogru orantili olmast durumunda

izinlidir. Kabaca bir 6rnekleme i¢in, 6rnekler arasinda genis gantri agilart bulunur, bu
da her bir iterasyon i¢in daha biiyik MLC lif hareketlerini ve MU agirlik
degisikliklerini gerektirir, boylece optimal planin tiiretilebilmesi i¢in gerekli esneklik
saglanmis olur. Ancak yeni Orneklerin eklenmesiyle A& ve dolayisiyla
optimizasyonun esnekligi de azalacaktir. IMAT optimizasyonunun genel etkisi
baslangigta etkinlik kisitlamalari ile sinirli  degildir, fakat yeni orneklerin
eklenmesiyle kisitl hali almaktadir. Plan dogrulugu ile ilgili bir benzer 6zellik de
gbzlenmistir, Ornek sayisinin az oldugu baslangic halinde planin dogrulugu,
optimizasyon sonundaki haline gore oldukca zayif durumdadir. Ornekleme sikliginin
arttirtlmas1 ile MLC ve gantri hareketinin modellenmesindeki dogruluk da
artmaktadir. Planin optimize edilmis son halindeki 6rnekleme sayisi, dozimetrik

giivenilirlik i¢in yeterli miktarda segilir (22).

Yeni Ornekler optimizasyon siirecinin bir fonksiyonu olacak sekilde
optimizasyona dahil edilir. Eklenen yeni 6rnekler arasindaki aralik, eksponansiyel
olarak azalan bir yapidadir. Optimizasyonun baglangicinda Ornek sayisi azken,
eklenen her yeni 0rnek arasindaki iterasyon sayisi1 goreceli olarak biiytiktiir. Her bir
yeni Ornek eklendiginde cost yeni 151n yerlesimlerine gore tekrardan hesaplanir. Yeni
bir 6rnek eklenmesi genellikle optimizasyonun isleyisini pertiirbe etmekte ve cost
icin gecici bir artisa neden olmaktadir. Ornek sayis1 az oldugunda bu pertiirbasyon

etkisi fazla olacaktir ancak siire¢ ilerledik¢e yen orneklerin eklenmesi, sistemi daha
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az pertiirbe eder hale gelir. Orneklerin eklenmesi igin belirlenmis sema bu etkiyi en

iyi sekilde kompanse edecek sekilde olusturulur (18, 22).

2.5.1.3 Dozimetrik giivenilirlik ve 6rnekleme

Dozimetrik giivenilirligi maksimuma c¢ikarmak i¢in MLC lifleri ve gantri
pozisyonlar1 i¢in miimkiin olabilecek en sik 6rnekleme kullanilmalidir. Bu amacla
cesitli ornekleme sikliklariyla olusturulmus bir dizi IMAT plani, sonradan ayni
planin daha yiiksek siklikla yeniden 6rneklenmis haliyle karsilastirilir; boylece hangi
durumda gercek dinamik harekete daha yakin bir deger elde edilecegi gdzlemlenmis

olur. Buna dayanilarak yaklasik bir 6rnekleme degeri belirlenebilir (22).

Teorik olarak cok sayida 1smin yiiksek kalitede bir plan tiiretilme esnekligini
arttirmasi gerektigi digtiniiliir. Ancak yapilan ¢aligmalar; sik 6rnekleme ile, ardigik
ornekler arasindaki lif hareketlerini kisitladig1 ve optimizasyon algoritmasinin ¢ok

sayida 151n kullanarak gosterebilecegi yarari azalttigi belirtilmistir (22).

2.5.1.4 Optimizasyon siiresi ve sabit 6rnekleme

Ornekleme sikliginin arttirilmasi, ardisik drnekler arasidaki optimize edilebilir
gantri pozisyonlart ve izinli maksimum MLC pozisyon degisikliklerini de

arttirmaktadir (22).

Elde edilebilecek cost degerinin klinikte kabul edilebilir degerlerden ¢ok daha
biiyiik olabilecegini unutmamak gerekir. Ornegin 1°' lik gantri ve 0.5cm' lik MLC
hareketleri ile optimize edilen bir plan kabul edilebilir sonuglar ortaya ¢ikartsa da,
optimizasyon yaklasik 1 ay kadar siirebilir, ve bu klinik isleyis agisindan kabul
edilebilir bir siire degildir (22).

Yapilan ¢aligmalar 6rnekleme, doz modelleme dogrulugu ve optimizasyon siiresi

iliskisini su sekilde belirlemistir:
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1) Yeterli dozimetrik dogruluk i¢in gantri ve MLC pozisyonlarinin yiiksek
siklikla 6rneklenmesi gereklidir.
2) Cok sayida MLC lif pozisyonu Orne8i ise optimizasyon siiresini

eksponansiyel olarak arttirmaktadir.

Optimizasyon boyunca eklenen yeni 6rnekler IMAT algoritmasinin dozimetrik
hataya yer vermeden hizl1 bir sekilde sonug elde etmesini saglar. Yiiksek kaliteli bir

planin tliretilmesi i¢in ¢ok sayida drnek gerekmektedir (22).

Az sayida Ornek ile baglayarak, ilerledik¢e yeni ornekler eklemek, kisa zaman
icinde kaliteli bir plan olusturmak ve doz modelleme giivenilirligi i¢in uygun bir
yontem olur. IMAT kullanimindaki 6nemli amaglardan biri tedavi planmi da
optimizasyon kadar kisa siire i¢inde uygulanmasidir. Tiim tedavi siiresi i¢inde gantri,
MLC ve MLC tastyicilarinin mekanik hareket limitleri nedeniyle 1sinlamanin
kesintiye ugramasi slirenin uzamasina neden olur, bu da istenmeyen bir durumdur,
ancak karmasik doz dagilimlari olusturmak i¢in bu kisitlama goz ardi edilebilir.
IMAT teknigi ile uygulama 360°' lik bir arkla yapildig1 i¢in optimizasyon esnekligi
ve zaman verimliligi agisindan bir uzlagsma elde edilmis olur. MLC lif hareketleri,
gantri doniis hiz1 ve doz hizindaki dalgalanmalar gibi ek kisitlamalar da tedavi
stiresini arttiran parametreler olmaktan ¢ikmistir. IMAT ile IMRT ve diger 3D

konformal yontemlere gore ¢ok daha kisa siireli tedaviler uygulanabilir (22).

IMAT planlarin1 uygulayan cihazlardan Varian linak; doz hizin1 degistirmek i¢in
dogrudan radyasyon e¢ikisini arttirip azaltirken, Tomotherapy aym etkiyi MLC
liflerinin her 151n yoniinde acilma siiresiyle oynayarak yaratmaktadir. Dilim dilim
uygulama 06zelligiyle Tomotherapy tek bir doniis ile yalnizca tek bir kesitte istenilen
doz dagilimini olustururken, tek bir gantri doniisii ile tiim {i¢ boyutlu doz dagilimini
yaratabilen IMAT bu konuda ¢ok daha kullanighdir. IMAT uygulamasi sirasinda
MLC lif konumlandirmasi siireklidir, bu sekilde 1s1n sekillendirmede ¢ok daha kesin
koruma sekilleri olusturabilmektedir (22).

Daha 6nceki aragtirmalarda belirlenen, koruma tabanli tekniklerin bir 6zelligi de

enerji akisi tabanli optimizasyon yontemleri kullanarak MU degerini azaltmasidir.
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MU sayisinin azaltilmasiyla, tedavi siiresi ve sagilma nedeniyle toplam viicut

dozunun azaltilmasi saglanir (22).

IMAT ig¢in daha 6nceki koruma tabanli yaklasimlar, optimizasyonda benzetilmis
tavlama algoritmasin1 kullanmaktaydi. Bu algoritma yerel minimumdan kaginmak
icin bazt MLC lif hareketleri ve MU agirlik degisimlerini cost i¢in artisa neden olsa
da kabul eder. IMAT algoritmasi ise yalnizca plan kalitesini arttiracak degisiklikleri
kabul eder (22).

IMAT ile yalnizca 360°' lik arklar degil, daha kisa ya da diizlem dis1 arklar da

bazi durumlarda tedavi i¢in kullanilabilir (22).

2.5.2 IMRT' de convolution algoritmasi

Doz hesaplama algoritmalar1 genel olarak; diizeltme temelli ve model temelli
yaklagimlar olarak iki kisimda incelenebilir. Diizeltme temelli yaklasimlar, 1smn
degistiricilerin ~ varligi, kontur diizeltmeleri ve gergek hastalarin tedavi
planlamalarinda karsilagilan doku heterojeniteleri durumunda, homojen su
fantomunda alinmis Ol¢limlerin doz dagilimlarimi diizeltir. Homojen doz, su

fantomunda alinan genis alan 6l¢timlerinden, elde edilmektedir.

Convolution/superposition ~ metodu, model temelli doz  hesaplama
yontemlerindendir. Model temelli yontemler, fantom ya da hasta igindeki dozu
dogrudan hesaplar. Hesaplama, 151n enerjisini, geometriyi, 1sin diizenleyicileri, hasta
konturunu ve elektron yogunlugu dagilimmi dikkate alir. Fakat diizeltme temelli
yontemlerin aksine, model temelli yaklagimlar 6nce su fantomunda 6l¢iilmiis dozu
tedavi durumuna gore diizeltmezler. Bir baska model temelli yontem de Monte Carlo
metodudur. Aslinda Monte Carlo, 151n parametreleri ve convolution/superposition

yontemleri i¢in gerekli olan diger verilerin elde edilmesinde kullanilir (20).

IMRT' de 151n iiniform olmayan bir akidadir. Diizeltme temelli doz hesaplama
yontemleri genis 1s1n dl¢iimii tabanli oldugundan IMRT igin kullanigh degildir ¢linkii
temsili bir biksel, genis alan boyutlarindaki doz icin ekstrapole edilemez. Geleneksel

monitor iinit hesaplamalarinin (doku-fantom orani-tissue phantom ratio-[TPR])
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temelinde de genis alan 1smmlamalar1 yatmaktadir ve IMRT i¢in uygun degerleri

veremez (20).

2.5.2.1 Convolution denklemi

Convolution yontemi homojen bir fantomdaki dozun hesaplanmasinda
kullanilabilir. Yontem birincil foton etkilesimlerini, ikincil pargaciklara (yiikli
parcaciklar ve sagilan fotonlar) aktarilan enerjiden ayirir. Primer etkilesimler, 1ginin
hastaya girisi ve ¢ikis1 arasindaki enerji akisina dayanarak hesaplanir. Hasta i¢indeki
terma (total energy removed per unit mass) dagilimi, kiitle sogurulma katsayisi ve
enerji akist dagiliminin bir iiriiniidiir. Fantomdaki terma dagilimi, ters kare kanununa
bagli 151n sogurulmasinin yaninda, yiizey konturu ve fantom kompozisyonu gibi
nedenlerden dolayr 1simn sogurulmasini da dikkate almalidir. Kiitle sogurulma

katsay1si, ilgilenilen noktadaki fantom malzemesi ile iliskilidir.

Enerji akisi, hedeften fantom ylizeyine ulagan diverjansh yollar ile hesaplanir.
Bu yontem hedef kaynakli fotonlar i¢in giivenilir sonug¢ verirken, ekstrafokal
radyasyonun kaynak pozisyonunu tam olarak yansitamaz. Bu ekstrafokal
radyasyonun kiigiik olmas1 ve sagilan radyasyonun alan disinda olmast durumunda,

ufak bir hata olusturur.

Daha karmasik olan ikincil transfer etkisi, dnceden hesaplanmis kernellerin
terma dagilimi ile convolve edilmesi ile elde edilir. Convolution kernelleri, birincil
foton etkilesiminin olustugu yaklasik konumun fonksiyonu olarak, birim hacim
basma kesikli voksellerde depolanan rolatif enerjiyi temsil eder. Kerneller tipik
olarak monoenerjitik foton 1s1nindan, Monte Carlo metodu kullanilarak hesaplanilir.
Sacilma ve elektron aktarimi, hastada olusan termada belirsizlik olusturur.
Convolution denklemi; paralel, monoenerjitik 1smnlarin kullanildigi su fantomu

Olctimleri i¢in basittir;

d(r)=[[[ T(r)A(r-r)av (2.29)
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d(;),; doz birikme noktasindaki dozu verir, T(;’); etkilesimin olustugu T

noktasindaki fermadir ve A(;-;'); r-r etkilesim ve doz birikme bdlgeleri

arasindaki kerneldir.

Sekil 2.13: esitlik (2.29) ve (2.31)' deki vektor diyagramlari

Convolution operasyonunu Fourier uzayinda hesaplamak da miimkiindiir. Fast
Fourier Transform (FFT) terma ve kernelin doniisiimiinde kullanilabilir. Convolution
Fourier uzayinda, Fourier doniistiirilmis terma ve kernelin kompleks carpim

fonksiyonu olabilir.
F(d)=F(T)F(A) (2.30)

Sonucun FFT' ye gore tersi alinirsa, doz dagilimi elde edilmis olur. Bu da
operasyonun Fast Hartley Transformu kullanilarak da, daha az zamanda
yapilabilecegini gostermektedir. Fourier ya da Hartley uzay convolutionunun

kullanilabilmesi, kernelin uzaysal olarak degismez kalmasiyla miimkiindiir (20).

RT' nin klinik kullaniminda 1sinlar; ne monoenerjitik, ne de homojen bir hasta
lizerine paralel olarak gonderilen 1sinlardir. Enerji akisi spektrumu, derinlik ve
filtreleme ile diisiik enerjilerin siiziilmesi etkisine bagli olarak lateral pozisyon ile
degisim gostermektedir. Spektrumun filtreleme ile degismezligi, birincil ve sagilan
bilesenlerin kolaylikla birbirinden ayrilmasi ve yeniden birlestirilebilmesinden

kaynaklanmaktadir. Prensipte kernellere, 1simn diverjansina uyacak sekilde tilt
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verilmelidir. Kernellere verilecek tilt i¢in bir bagka yol da, ters kare diismesi icin
birinci etkilesim bdlgesi yerine, doz birikim bolgesinin kullanilmasidir. Bu fermanin
ters kare ile azalmasi yerine doza ters kare uygulanarak yapilabilir. Boylelikle
uzaysal etkiler ve diverjans etkileri de suda hesaplanmis kernellerde degisiklik

yapilmadan, basit diizeltmelerle islenebilir.

Kernellerdeki uzaysal degisikligin en biiyiik nedeni fantom heterojeniteleridir.
Heterojen bir fantom i¢indeki her pozisyon i¢in belirlenmis bir kernel kullanilmasi
pratik degildir, bu nedenle de, su i¢in hesaplanan kernel degistirilir. Yapilabilecek en
basit modifikasyon; farkli bir yogunluga uygun olarak kernelin uzaysal olarak
Olceklenmesidir. Bu etkilesim bolgesinden, doz birikim bolgesine kadar 151n izleme
ile ortalama p yogunlugu belirlenerek yapilir. Ciinkli kernelin uzaysal olarak
modifikasyonu convolution yerine superpositiondir. Convolution esitligindeki tiim
uzakliklarin, radyolojik uzaklikla (p x t) degistirilmesi ile superposition esitligi elde

edilir.

IMRT' nin elektronik dengesizlik etkilerini dikkate alan bir hesaplama yontemini

gerektirdigi agiktir (20).

Giris 151n1min modellenmesi

Convolution/superposition metoduyla ilgili olarak karmasanin ¢ogunlugu fantom
girisindeki enerji akisinin hesaplanmasi sirasinda ortaya c¢ikmaktadir. Isin i¢in su
ozellikleri agik¢ca modellenmelidir;

e Sonlu kaynak boyutu

e Genellikle birincil kolimatér ve diizlestirici filtreden kaynakli olusan
ekstrafokal radyasyon

e [sin spektrumu ve lateral pozisyonla 1s1n spektrumunda olabilecek degisimler

e Alan boyunca 151n akisi varyasyonlari

e Kolimatér diyaframina bagimli ya da diyaframdan bagimsiz olarak
gecirgenlik

e MLC ya da cerrobend bloklar (blok tepsisiyle birlikte)

e Sabit kama filtreler ve kompansatdrler
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e Dinamik kama filtreler
e Alan dis1 sagilma

e Elektron kontaminasyonu

Kaynak

Hedef
©  Primer Kolimator

- Dozlegtirici Filtre

lyon Odas:
r Diyaframiar
Baslangicfaz === =———-— e e e e
uzayl ! '|"L |
| Bloklar, MLC
Beamlet Q'
Modifiye 2000 Wedge
edilmisfFaz —————-— : e —————
uzayvi |
Hesaplama Voksel > -
esap am@ okse e bt
Gridi :

Sekil 2.14: Isinin kaynaktan hastaya ulasana kadar izledigi yolun sematik gosterimi

Sonlu kaynak boyutu ve ekstrafokal radyasyondan kaynakli alan disindaki
sacilma alan kenarindaki keskinligi bulaniklastirir. Linak i¢in kaynak boyutu,
yaklasik olarak birka¢ milimetredir ve elektronlarin hedefe carpmasiyla frenleme
1sin1 fotonlarinin olusumundan Once hedefte elektron sagilimi meydana gelir.
Hedeften asagi foton sacilmasiyla olusan ekstrafokal radyasyonun nedeni genellikle

birincil kolimator ve diizlestirici filtredir.

Lineer hizlandirict 1sim1 igindeki 1sinin pozisyonunun fonksiyonu olarak, 1sin
spektrumu degismektedir. Hedeften baslayarak, aki dagilimi merkezi eksen boyunca
yiiksek, merkez disina dogru cikildigr takdirde ise azalmaktadir. Koni sekilli
diizlestirici filtre; merkezi eksendeki akiyi, merkez disina gore daha fazla

sogurmaktadir. Tercihen diislik enerjili fotonlar sogurulmaktadir.
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Giris 1511 iki boyutlu sekillerde modellenebilir (ya kaynaktan belli bir mesafede
x-y Kartezyen gridi iizerinde, ya da bir dizi diverjansh fan 1s1m1 seklinde bikseller).
En onemli nitelik enerji akis1 dagilimidir. Enerji akis1 dagilimi, yogun bir build up
cap ile havada alinan 6l¢limler, ya da fantomdan elde edilen doz profilinin sayesinde
elde edilebilir. Ilk durum igin enerji akist dagilimi, merkezi eksenden radyal

uzaklikla lineer olarak artmaktadir.

iki boyutlu (2D) enerji akist ve radyolojik uzaklik dagilimlari, 15m
diizenleyicilerden gecerken degismektedir. Kolimator diyaframlari, MLCler ya da
bloklar; enerji akisini karakteristik gecirgenlik degerlerine bagli olarak azaltmaktadir.
Kama filtre ya da kompansatdrler kalinlik ve malzeme cinslerine bagli olarak, enerji

akisini azaltmaktadir.

MLC ya da blok altindaki enerji akis1 miktari, bloksuz kismin yiizde olarak ¢ok
ufak bir kismina denk diismektedir. Fantom igerisinde bloklu bdlgedeki doz, rolatif
enerji akisimnin yaklagik iki kati kadardir, c¢linkii fotonlar bloklu kisimda
sacilmaktadir. Foton sacgilmast hem fantomdan, hem de ekstrafokal kaynak
nedenlidir. Ekstrafokal sacilma, primer kolimatérden ve diizlestirici filtreden
kaynaklanabilir. Sac¢ilma etkisi ayrica, alan kenarlarinin hemen bitiminde de

goriilebilir (20).

Hesaplama hiza

Convolution hesaplama uygulamalarimin birgogu zaman alicidir. Téim n’
etkilesim voksellerinden, tiim n® doz birikim bélgelerine vokselleri igeren bir bolgede
doz katkisini hesaplamak igin, 0(n®) sirali hesap yapilmasi gerekir. Her bir etkilesim
bolgesinden yayilan enerji dogru bir sekilde, etkilesim bolgesinden ya da doz birikim
bolgesinden kaynaklanarak, 1smna aktarilan enerji ile tanimlanabilir. Etkilesim
bolgesinden uzak mesafelerde vokseller, yanlarindan gegen 1sinlardan herhangi bir
katki gormemektedir, ancak bu durum 1smin voksel i¢inden ge¢mesiyle alinacak
fazla miktarda enerji ile telafi edilebilir. Kernel degerleri, bu durumu dogrulayacak

sekilde, etkilesim bolgesinden uzakligin bir fonksiyonu olacak sekilde hizlica
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azalmaktadir. Bu yaklasim collapsed cone convolution olarak isimlendirilir ve

hesaplamay1 O(n*m)' e kadar diisiiriir. Burada m, kesikli 1sinlarin sayisidur.

Diger bir yontem olarak da hesaplama, convolution hesaplamasinin derinlik
bagimliliginin 6nceden hesaplanmasiyla hizlandirilabilir. Buna da pencil beam

convolution (PBC) ad1 verilmektedir (20).

2.5.2.2 Pencil beam convolution

Belirli bir fantom konfigiirasyonu i¢in verilen derinlik dogrultusuna gore
convolution esitliginde integrasyon Onceden yapilabilir. Elde edilen sonug¢ point-
monodirectional ya da pencil beam' lerin hesabinda kullanilir. Birbirine paralel ¢ok
sayida 1smin her birinden gelen etki integralle (2.29) elde edilen sonucun

tamamlayicisidir.

Convolution esitligi;

2

d(r)=[[ %W(F")“%p(}-?")dA (2.31)
T
seklinde olur. Burada P;
p(r)= j A(?-P)e‘””‘;"df' (2.32)

path= r

seklindedir ve homojen bir fantom igerisinde tek bir 1sindan kaynaklanan birincil

enerji aki etkilesiminin neden oldugu 3D doz dagilimini tanimlayan bir kerneli temsil
eder. y (F") ise fantom ylizeyindeki enerji aki degerini vermektedir. Sonlu boyutlu bir

pencil beam kerneli ayn1 zamanda Ol¢limle, ya da kiiciik bir alan iizerinden integre

edilerek convolution esitligi ile elde edilebilir (20).
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Dogrusal bir sistem olarak convolution yontemi

Tiim doz hesaplama algoritmalari, lineer sistemler olarak tanimlanir ancak
convolution metodu icin formiilasyon c¢ok daha kolaydir. Giristeki enerji aki

dagilimi, esitlik (2.29) ya da (2.31)’ den kaldirilabilir.

GENGIIE ) A7) dv=y, (F) D7) 233

vl P W, (F')

yeterli ¢Oziiniirliik i¢in, herhangi bir r noktasi icin kesikli degerler 1 ile belirtilebilir.
Tiim doz dagilimi I elementlerinin toplamina sahiptir. Aynm1 sekilde enerji akisi
degerleri de J biksellerine ayristirilabilir. Bu gosterim ile doz ve giris enerji akisi
dagilimi vektor olarak gosterilebilir. Boylelikle convolution integrali; enerji akisi
birimi basina J bikselindeki dozun nasil olacagini belirleyen bir transfer matrisine

doniisiir;
D(r.r")=D, (2.34)

burada Dy, sirali O(IxJ) elementlerine sahip, biyiik boyutlu bir transfer matrisidir.

Genellikle I=] olmadigindan matris kare degildir. Matris vokselin yakinindan
gegmeyen primer fotonlarin neden oldugu sagilmalar nedeniyle kiiclik degerlere

sahip bir¢ok element icermektedir. Lineer bir sistem i¢in i noktasindaki doz d;;

d, =Z("’° )j D, (2.35)

seklinde olur. Burada (\1!0) kesikli giris enerji akist vektoriidiir (20).

i
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2.5.2.3 Optimizasyon

digeas fantom ic¢indeki ideal doz, ve (\|IO )i 4y 15€ 1deal giris enerji akisi dagilimi ise

su matris formiilasyonu ile verilir;

(\Vo )ideal :D_]dideal . (2.36)

Belirli bir fantom i¢in transfer matrisinin énceden hesaplanmasi mimkiindiir.
Ideal doz objektif fonksiyonun minimize (ya da maksimize) edilmesinin yani sira doz
ve giris enerji akist i¢in gerekli kriterlere uyacak sekilde, iteratif olarak belirlenir.
Bunun i¢in bir¢ok farkli yontem kullanilabilir. Sadece IMRT ile karmasik tedavilerde

hedefe uyan bir doz dagilimi elde ederken, hassas organlarin korunmasi saglanabilir.

Optimizasyon i¢in esitlik(2.29)"' dan bir X denge vektorii genellestirilirse;

d(r)=T(r)X(r)=d,=TX (2.37)
Gegici yuklii pargacik dengesi X(;) , uzaysal olarak degismez bir biiytlikliiktiir ve

X(r)=x, :X:“—:L“B (2.38)

ile verilir. Burada p_ ; enerji sogurulma katsayisi, p; sogurulma katsayisi ve P da

dozun carpisma kermasina oranidir.

Zamandan tasarruf saglamak icin, optimizasyonun ilk adimlarinda doz yerine
terma kullanilabilir. Bir kag iterasyon sonrasinda ise, n, terma T® ile objektif
fonksiyon i¢in minimum bir degerin kesistigi noktada D™ dozu hesaplanir.
Genellestirilmis denge faktorii X™ n' inci iterasyondaki dozun, kermaya oranidir.
Buradan sonra optimizasyonun giivenilirligi arttirmak i¢in X ™, T® ile carpilir.

Boylece, hesaplama hizinin da yiikseltilmesi saglanmis olur. MU hesabinin
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olabildigince giivenilir olmasina dikkat ederek, doz hesaplanir. Terma dagilimi, doz

dagilimindan daha keskin sinirlara sahiptir, ancak benzerlikleri agik¢a goriilmektedir.

Convolution/superposition, model temelli doz hesaplama algoritmasi olarak,
IMRT doz hesaplamasi i¢in uygun bir yontemdir. Dogas1 geregi hasta girisimdeki
enerji akis1 biksellerini modeller ve ikincil parcaciklara aktarilan enerjiyi de goz
Oniine alarak Monte Carlo ile gelistirilmis kerneller kullanilir. Hasta i¢indeki dozun,
hasta girisindeki enerji akist birimi basina doz ve enerji akist dagilimini temsil eden
vektor igin bir transfer matrisine esit olan convolution yontemi, lineer bir sistem

olarak modellenebilir. Bu da iteratif optimizasyonlar icin zarif bir ¢6zliim sunar (20).

2.5.2.4 Doz hesaplamasi

Dikdortgensel, agik bir alan i¢in bir noktadaki doz;
D(x,y,z)=TMR(d,W xH)-OCR(x,y,d,W xH)-INVSOR (2.39)

olarak hesaplanir. Noktanin konumunun (X,y,z) olmasi durumunda;

e d; noktanin konumu ve hasta anatomisine bagli olarak hesaplanan efektif
derinlik,

e W ve H; sirastyla alanin genislik ve boyu,

o TMR; tissue maxsimum ratio

e OCR; off-center ratio ve

e INVSQR ise ters kare faktoriidiir.

Bu tiir bir yaklasim, TMR ve OCR' nin 6l¢ciim degerlerinden elde edilmesi
durumunda ampirik temelli bir yontemi Onerebilir. Ampirik temelli yontemler hizl

ve glivenilirdir ancak yalnizca dl¢timlerin alindigina yakin durumlarda uygulanabilir.

Doz ayrica nokta iizerinden teorik olarak da hesaplanabilir. Genis bir 151nin
bir¢ok kiiclik pencil beamden olustugu diisiiniiliirse doz, alan boyutu {izerindeki tiim

pencil beamler lizerinden integre edilerek hesaplanabilir. Bu da;
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D'(x,y,z): j k(x'—x,y'—y,d)dx'dy’ (2.40)

WxH

seklinde olur. Burada k; pencil beam kernelidir. Bu tip yaklasim, model temelli
yontem olarak adlandirilabilir. Pratikte model temelli yaklasimlar genellikle yakin
sonuglar bulabilir, bunun bir sonucu olarak D' dozu, D dozuna esit degildir. D/D'

orani bir diizeltme faktorii olarak model temelli hesaplamalara uygulanabilir.

Optimizasyon algoritmasi, birim agirliklt j pencil beaminden, i noktasindaki

doza a,doz katsayilarini gerektirir. Doz katsayilari;

a,= [ k(x'=x,y'-y,.d)dx'dy [D/D'] (2.41)

Oxw
Veya;

_[ k(x'—xl.,y'— yl.,dl.)dx'a’y'

5><w),j

_[ k(x'=x,y'-y,d )dx'dy'

WxH

a, =TMR-OCR- INVSQR - (2.42)

seklinde hesaplanabilir. Burada (5 X a)) pencil beam boyutudur.

Aki dagiliminin optimizasyonundan sonra, aki ayarli alanin dozu soOyle

hesaplanir;

J. CD(x',y')k(x’—xi,y'—yi,di)dx'dy'

D, =TMR-OCR-INVSQR - =2 (2.43)

I k(x'—xi,y'— yl.,di)dx'dy'

WxH

burada P(x',y') aki dagilimidir (11).
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Yogunluk ayarh alanlarin MLC ile olusturulmasi

Sliding window yontemi

Uygulanmasi istenen aki profili pargali olarak dogrusal kabul edilir. Algoritma,
her segmentte maksimum etkinligi saglayacak sekilde tasarlanmistir, boylece dIMLC
uygulamalar1 da olabilecek en etkin bi¢imdedir. AMLC uygulamalarinda karsilikli
her iki lif de pozitif x-yoniinde hareket etmektedir. Soldaki lifleri; A, sagdaki lifleri
de; B lifleri olarak adlandiracak olursak, asagi yonlendirilmis radyasyon 1ginin1 B
lifleri onderlik ederken, A lifleri de takip ederek lif hareketine dik olacak sekilde

kesmektedir. A ve B liflerinin pozisyonuna bagl olacak sekilde kiimiilatif 1s1nlama
stresinin MU cinsinden hesaplanmasi i¢in tanimlanan M, (x) veM, (x) , tekdiize
artan degerlerdir. Lifler soldan saga harekete basladiginda x noktasi baslangigta B

liflerinin korumasinda kalirken, =M, (x) oldugunda bloksuz olacak ve A lifleri
gelene kadar da, t=M (x) , 1Isinlanmaya devam edecektir. x noktasinda dogrudan

1isinlama ile biriken toplam enerji akisi ise; F (x)ZM ; (x)—M b (x) seklinde olur.

Isinlama siirelerinin uygun tasarlanmasi durumunda her sekilde aki profilinin elde

edilmesi mumkiin olacaktir.

sl

Alif le Korummakta h s
A 4 —
M (x)
¢ : T Hareket Yoni
Isninlanmakta e (SR
MY e
A v Blifi
B lifi ile korunmakta TR
v ‘x X (em)

Sekil 2.15: Sliding Window yontemi

Pratikte lif hareketi, maksimum Iif iz1 V__ ile smirlandirilmistir. Maksimum

etkinlik i¢in karsilikli liflerden birinin V hizinda hareket etmesi gereklidir (20).

62



Zaman ,*

Sekil 2.16: Yogunluk ayarl profilin MLC ile uygulanmasi

Lif gecirgenligi, kenar etkisi ve kaynak dagilim

Basit hesaplamalar sirasinda dikkate alinmayan; lif gecirgenligi, yuvarlatilmig lif
sonu ve kolimatdrden sacilan radyasyon parametreleri, uygulanan enerji akisinda %
10 veya daha biiyiik degerde onemli hataya neden olmaktadir. Bu etkilerin de goz
online alimmasi i¢in; ilk calismada istedigimiz doz profilini kullanarak, onceki
boliimde belirlenen denklemlere uyacak sekilde lif hareketlerinin olusturulmasi
saglanir. Bu lif hareketleri kullanilarak, diger etkilerin de dikkate alinarak
olusturuldugu enerji akisi profili hesaplanir. Bundan sonra hesaplanan ve beklenen
profiller karsilagtirilir, aralarindaki fark c¢alisma profili iizerine eklenir. Siireg
beklenen ve hesaplanan profillerin birbirine ¢ok yakin sonuglar vermesine kadar

devam eder (20).

MLC ile olusturulan yogunluk ayarh alanlar ile uygulanan tedavi

sirasindaki organ hareketlerinin etkisi

Lif hareketlerinin olusturulmasinda, 1sinlama sirasinda herhangi bir organ
hareketinin olmadig1 varsayilmistir. P noktasinin 1simlama siiresince durgun oldugu
varsayilirsa, P' nin dogrudan 1sinlandig1 toplam 1sinlama siiresi; (B-A) kadar olur. P'

de olusan toplam aki; AB hatti boyunca integral ile elde edilir.

6, = [ 1(x(6)- p) 1 (p—x (1)t 2.44)

t
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xr(t) ve X (t); sirasiyla sag ve sol liflerin pozisyonudur. T; toplam 1simnlama

siiresi ve I da; aki fonksiyonudur. Bir nokta lif altinda kaldiginda aki, "e" Iif
gecirgenligi kadardir. Nokta lifin altinda degil de direkt 1s1n altinda oldugunda ise;
aki 1 olur. Nokta yuvarlatilmig lif sonu altinda kaldiginda ise; aki penumbra

bolgesinde olur.

Sekil 2.17: Yogunluk ayarl alanlarin MLC ile olusturulmasi sirasinda organ
hareketinin etkisi

P noktasi 1sinlama sirasinda hareketli ise; direkt 1sinlama stiresi (B’-A’)’ye

doniistir.

£ WA =

Sekil 2.18: Pozisyonun fonksiyonu olarak aki

P noktasindaki toplam aki yine toplam 1sinlama siiresinin integrali lizerinden
hesaplanir. Buradaki fark pozisyonun da zamanin fonksiyonu seklinde olmasidir.
Organin hareket deseni P(t) ve baslangi¢ faz noktasi ty bilinmektedir ve aki dagilimi
tizerine etkileri hesaplanir. Tiim tedavi kursu boyunca, ortalama aki dagilimi her

fazin baglangi¢ noktalarinin rastgele secilmesi ile de hesaplanabilir (20).
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MLC ile olusturulmus yogunluk ayarh genis alanlarin béliinmesi

Aki ayarlt alanlar hem dinamik hem de step and shoot teknikleriyle yaratilabilir.
Hangi sekilde olusturuldugundan bagimsiz sekilde, MLC tasarimi, maksimum
miisaade edilebilir alan boyutuyla sinirlandirilir. Limitlerin disinda kalan yogunluk
ayarl biiylik alanlar i¢in, tek basina olusturuldugunda daha kii¢iik olan iki veya daha
fazla sayida alt alanlara boliinebilir. Yontem, hem dMLC hem de step and shoot

teknikleriyle olusturulabilir (20).

Alanlarin boliinmesinde lif pozisyonu, 1sinlama siiresi ya da ortalama lif yolunun

dikkate alindig1 yontemler kullanilmaktadir.

2.6 IMRT' de Kalite Kontrol

IMRT!' nin klinikte kullaniminin artmasiyla birlikte, giivenilir ve verimli kalite
kontrol (QA) araglar1 da 6nemli hale geldi. Aksi halde IMRT ile elde edilen kazang,
optimal olmayan bir QA prosediirii ile kaybolabilir ya da yarardan ¢ok zarara neden
olabilir. IMRT QA' lerini genel olarak iice ayirabiliriz. (i) IMRT ve ters planlama
sistemini devreye alma ve test etme, (i) MLC sistemi i¢in rutin QA ve (iii) hastaya

0zgl tedavi plan1 QA' i.

2.6.1 Commissioning ve test

Dért ayr1 fakat birbiriyle iliskili asamadan olusur. Ilki, genis bir 151n veri serisini
dogru hesaplama ile ilgilidir. Bu tiir testler potansiyel sorunlar1 hizli bir sekilde test
etmek igin kullanilan ancak fazla gelismemis yontemlerdir. ikinci asamada &zel
olarak tasarlanmis aki desenleri ile doz modeli ve dagilim sistemleri test edilir. Aki
ayarli demetler i¢in doz hesaplama giivenilirligi bdylece degerlendirilebilir. Ugiincii
asamada ise sistemin iglevselligi ve fantom i1sinlamalarinda elde edilen dozun
dogrulugu kontrol edilir. Doz hesaplamasina ek olarak, doz optimizasyonunun
islevselligi bu seviyedeki testlerle degerlendirilir. Son adimda ise, sistemin
dozimetrik dogrulugunu ve biitiinliigiinii test etmek i¢in klinik vakalar kullanilir. Bu

adimda gorlintii toplama ve segmentasyon, planlama sisteminin geometrik ve
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dozimetrik  kalibrasyonu, planlama, doz hesaplama ve veri aktarimi

kombinasyonlarinin sonuglar1 degerlendirilmis olur.

Testler genellikle fantom icine yerlestirilmis iyon odasi ya da filmler,
termoliiminesans dozimetre ve yari iletken dedektorler ile uygulanir. Testlerin
olusturulma ve uygulama asamalarinda The American Association of Physicists in

Medicine (AAPM)' in Task Group (TG) 40 ve TG 53 raporlar1 yol gostericidir.

2.6.2 Rutin cihaz QA' i

Ak ayar bilgisayar kontroliindeki MLC' lerin statik veya dinamik sekildeki
hareketleri sayesinde olusturulur. Planlanan doz dagiliminin giivenli ve dogru bir
bicimde uygulanmasi, rutin cihaz QA' i ile garantilenmektedir. AAPM TG 40' ta
belirtildigi gibi IMRT i¢in kullanilan MLC sisteminin periyodik olarak kontrolii
gereklidir. Test icin MLC lif dizileri i¢in 6zel olarak dizayn edilmis radyografik
filmler kullamighidir. Bunun disinda elektronik portal goriintiileme cithazi' nin (EPID)
kenar algilama algoritmasiyla da lif pozisyonlarmin niceliksel dogrulamasi
yapilabilir. MLC lif pozisyonlarmin kontroliinlin EPID kullanilarak yapilmasi,
eszamanli olarak herhangi bir noktada herhangi bir lifin konumundaki hatanin tespit
edilebilmesini saglar. Bu teknikte aktif goriintiilleme alani, ilgilenilen daha kiigiik
dikdortgen alanlara (Region of Interest [ROI]) ayrilir ve alan merkezleri, pozisyon
dogrulugu incelenecek noktanin iizerine gelecek sekilde yerlestirilir. Her ROI sonlu

boyutlu bir dedektdr gibi davranarak topladig: sinyalin incelenebilmesini saglar.

2.6.3 IMRT tedavi plan1 dogrulama

Hastaya 0zgii QA geometrik ve dozimetrik dogrulama olmak iizere iki kisma
ayrilabilir. IMRT 151 demetlerinin geometrik dogrulugu izomerkez ve portal
dogrulamay1 kapsamaktadir. Dozimetrik dogrulama doz haritalari, birden fazla
noktadaki radyasyon dozlar1 ve bazi durumlarda doz dagiliminin nicel kontroliinii

igerir.
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Geometrik dogrulama

Bir c¢ift ortogonal simiilasyon filmi (digitally reconstructed radiographs
[DRRs]) hasta pozisyonun dogrulanmasi i¢in bir ¢ift portal film ile karsilastirilir. 3D-
CRT' de portal gorintiisii ¢ift 1s1nlama teknigi ile alinir. Birinci 1s1nlamada tedavi
alanmin smirladigi alanin  goriintisti alinir, ikinci 1smmlamada ise daha genis
dikdortgensel bir alandan alman goriinti ile hem tedavi alanmnin smirlarinin

dogrulugu hem de alanin disinda kalan hasta anatomisinin goriilebilmesi saglanir.

Dozimetrik dogrulama, bagimsiz doz ve enerji aki haritas1 hesaplamalar

Hastaya 6zgli dozimetrik QA tipik olarak birden fazla noktadaki doz ve enerji
akist haritas1 Ol¢limlerinden olusur. Bazi merkezlerde hasta QA' 1 i¢in film

dozimetrisi de kullanilmaktadir.

Enerji aki haritalar1 ya da MLC lif dizilerinin dogrulamasi bilgisayarla da
yapilabilir. Lif dizileri bir yazilim yardimiyla okunur ve MLC liflerinin hareketini
taklit eder. Bilgisayarli enerji akis1 haritasi, TPS' de amaclanan harita ile kantitatif
olarak karsilastirilir, referans ve Olg¢iillen haritalar arasinda Onceden belirlenmis

indislerin birbirine yakinligina dikkat edilir.

2.7 Radyasyon Giivenligi

IMRT ile yiiksek doz ¢ok fazla sayida alana dagitilarak uygulandigi i¢in daha
fazla miktarda normal doku hacmi, daha diisiik radyasyon dozlarina maruz
kalmaktadir. Ayrica dinamik aki ayar1 nedeniyle 2-3 kat kadar artan MU sayis1 total
viicut 1ginlamasini arttirabilir, bu da ikincil kanserlerin olusma olasiliginin artmasina
neden olabilir. 3D-CRT ile karsilastirildiginda, IMRT ile ikincil kanser riskinin
artma egiliminde oldugu gozlenmistir (26-28). Yapilan calismalarda dIMRT
tedavisinde kullanilan 6 ve 18 MV foton i1smlar arasinda ikincil kanser riski
acisindan fark goriilmemistir (29). Ancak yiiksek enerjili 1sinlarla yapilan dIMRT

nétron sagilimini arttiracagi igin personel agisindan tehlike olusturabilir.
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3 GEREC VE YONTEM

3.1 Arac ve Gerecler

3.1.1 Siemens Somatom Definition Flash CT

CT, kolime edilmis X-1s1n1 kullanilarak incelenen objenin kesitsel (tomografik)
goriintlistinii  olusturan bir yontemdir. Yunancadaki Tomos (kesit) ve graphia

(goriintii) kelimelerinden tiiretilmistir.

Bu calismada hasta goriintiileri ve fantom goriintiileri elde etmek i¢in Siemens
marka SOMATOM Definition Flash model CT cihazi kullanilmistir (Bkz. Resim
3.1). SOMATOM Definition Flash iiglincii kusak tomografi cihazi olup rotate-rotate
prensibi ile calisir. Flas hizi ile daha az radyasyon dozuyla goriintii alinmasini saglar.
Aralarindaki ag¢1 90° olacak sekilde konumlandirilan iki X 111 kaynagi, 78 cm’ lik

gantri aciklig1 ve 200 cm' lik tarama mesafesi vardir.

Cihazin RT aparatlarinin kullanimina izin veren, karbon fiberden yapilmis 6zel
masast kullanilarak yapilan CT goriintiilemelerinde, masa hava esdegeri olarak
goriinlir. Alman goriintiiller Digital Imaging and Communications in Medicine
(DICOM) ile online olarak hasta konturunun ¢izilecegi ve planlamasinin yapilacagi

bilgisayarlara aktarilmaktadir.
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Resim 3.1: Siemens marka SOMATOM Definition Flash CT cihazi
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3.1.2 Clinac-DHX lineer hizlandirici

Calismada Varian Clinac DHX lineer hizlandiric1 kullanilmistir. Cihaz 6 ve 18
MYV foton; 4, 6, 9, 12 ve 16 MeV elektron enerjilerine sahiptir. Doz hiz1 araligi 100-
600MU/dk olup, cihaz alt ve lst hareketli kolimatorlere sahiptir. Alan boyutlari;
100cm' de minimum 0,5 x O,SCmZ, maksimum 40 x 40cm?® dir. Cihaz kafasinda yer
alan birincil kolimatdrlerin kalinligir 92 mm, dikdortgen alanlarin acilmasini saglayan
x ve y diyaframlarinin kalinligt 78mm"' dir. Bu hareketli kolimatérlerin X 1511
gecirgenligi % 0,5’ ten fazla degildir. Cihaz, 120 yaprakli Millenium MLC' ye
sahiptir. MLC liflerinin kalinligt 56mm' dir. Liflerin hareketi her bir yapraga ait
birbirinden bagimsiz elektrikli motorlar tarafindan yapilir. 40 x 40cm® lik alanm
merkezi 20cm' sinde liflerin kalinligi izomerkezde 0,5cm, diger lifler ise lcm
kalinligindadir. Cihaz bu MLC sistemi sayesinde koruma bloklarina ihtiya¢ olmadan

tiimdr geometrisine uygun alanlar olusturabilir.

Resim 3.2: Varian marka DHX model tedavi cihazi
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Cihaz, eszamanli goriintileme ile RT imkani veren MV portal ve kV
goriintiilemeye  sahiptir. Bdylece yumusak dokular1 MV ile rahatga
gorlntiileyebilirken, kemik yapilarin goriintiilenmesinde kV kullanilir. Ayrica bu kV
kollar1 ile cone beam CT (CBCT) ¢ekebilme 6zelligiyle hacimsel goriintiiler de elde
edilir. Cihazin tedavi masast karbonfiberden yapilmis olup boylamasina (59,5-
154cm), yanlamasina (+25cm), diklemesine(62-108cm) ve rotasyonel (£95°) hareket

ettirilebilir. Masanin kaldirabilecegi maksimum agirlik 182 kg’ dir.

Varian marka Clinac DHX model cihaz ile 3D-CRT yapilabildigi gibi SIMRT ve
dIMRT ve IMAT teknikleri de uygulanabilir (31).

3.1.3 Cok yaprakh kolimator (MLC)

RT alan1 i¢indeki saglikli dokularda olusabilecek komplikasyonlar, RT etkinligi
icin en onemli kisitlayicilardan sayilir. Bir ¢ok organ (spinal kord, tiikiiriik bezleri,
akciger ve gozler ornek olarak verilebilir) radyasyon hasarina karsi oldukca
duyarhidir ve RT planlamasi sirasinda korunmasi i¢in 6zel onem gerektirir. Genel
olarak tedavi planlar1 yapilirken, saglikli dokunun aldigi radyasyon dozu en aza
indirilirken, tiimoriin olusturdugu hedef hacme yeterli radyasyon dozunun tamaminin

verilmesi amaglanarak, uygun doz dagilimi optimize edilir (32).

Koruma bloklari, atom numaras:1 yiliksek olan kursun, cerrobend gibi kolay
eriyebilen maddelerden yapilirlar. Baslangicta sekillendirilmis alasim bloklarin
yerine kullanilan ¢ok yaprakli kolimatoriin (Multileaf Collimator [MLC]), zamanla
yogunluk ayarli tedavi alanlar1 i¢in de kullanilan 6nemli bir cihaz oldugu kabul
edilmektedir. MLC, tiimore gore sekil alma ve riskli organlarin korunmasinda hizlh
uygulama sunmaktadir. Cok sayida, yaprak olarak adlandirilan kolimatér blogundan
olusur. Alan sekillendirme islemi bilgisayar kontrolii ile otomatik olarak yapilir.
MLC sayesinde foton demetleri i¢in diisiik bir gegirgenlik elde edilmektedir. MLC
i¢cin temel olarak ii¢ farkl yerlesim sekli vardir; i¢, merkezi ve dis yerlesim bigimleri

sekilde gosterilmistir (33,34).
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Sekil 3.1: MLC' nin farkl yerlesim sekilleriyle kullanimi. (a) D1s yerlesim.
(b) I¢ yerlesim. (c) Merkezi yerlesim.

Bloklarin sekillendirilmesi ugrastirict ve zaman alicidir, blok yapimi esnasinda
zehirli gazlar olustugu i¢in blok dokiim odalarinda yeterli havalandirmaya, tedavi
stiresince saklanmasi i¢in 6zel mekanlara ihtiyag¢ vardir. Her farkli alan i¢in bloklarin
monte edilmesi zaman alir, teknisyenlerin is ytlkiinii arttirir. Bloklarin agirliklar
nedeniyle, lineer hizlandirici kafasina monte edilmesi sirasinda diistiriilmesi gibi
nedenlerle hasta ya da tekniker i¢in tehlike olusturmasi da s6z konusudur. Oysa MLC
ile alanin sekillendirilmesi c¢ok kisa siirede yapilir. Laboratuara veya is alanina,
havalandirmaya, blok depolama alanlarina ihtiya¢ yoktur. Alan sekli bilgisayar ile
otomatik olarak hazirlanir, béylece hem zamandan ve is giiclinden tasarruf saglanmis
olurken, hem de hata pay1 en aza indirilmis olur. Hastaya 6zel olarak olugturulmadig:
icin ek bir maliyet getirmez. Cerrobend bloklarin yerine konformal tedavilerde bile
kullanilan MLC' nin ¢6ziniirliigii lif inceligiyle artar, blok kadar diiz kenarlara sahip

olmasi i¢in bir¢ok ince yapraga ihtiyaci vardir (32).

MLC' nin genel olarak ii¢ kullanim sekli vardir. ilk olarak geleneksel blok
kullanimi1 yerine alan sekillendirmesinde, istenen bir alan sekli i¢in ayarlar bilgisayar
dosyasi olarak saklanir. Dosyalar belirli alanlarda her bir hasta icin kullanilabilecek
cerrobend bloklara benzetilerek olusturulabilir. Ikinci kullanim seklinde ise;
konformal tedavinin siirekli gantri doniisii ile uygulanmasi sirasinda, 151 goziinden

bakis ile hedef yapiyla eslestirilmesini saglamak i¢in X-1sininin sekillendirilmesi
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gerekir. Bu da gantri hareketi boyunca MLC' nin, gantri hareketinin fonksiyonu
olacak sekilde ¢ok sayida farkli sekil almasini gerektirir. MLC kullaniminin ii¢lincii
seklinde, lif hareketleri 1s1nlama sirasinda da devam ederek ayni1 demet i¢inde farkl
yogunlukta 1sinciklar olusturma prensibine dayanir. Cok sayida sabit agili alanlar ile
ya da gantri doniisii sirasinda hareketli bir kompansator filtre etkisi olusturmak i¢in

kullanilabilir (32).

MLC' de bir lifi tanimlamak i¢in; lifin kalinlig1i, uzunlugu, yiiksekligi, yan1 ve
sonundan bahsedilir.

Lifin kalinlig1: Isinin gelis yoniine ve yapragin hareket yoniine dik olan kismidir,
olabildigince kiiclik olmalidir.

Lifin uzunlugu: Lifin hareket yoniine paralel olan kismidir.

Lifin yiiksekligi: Lifin gelen 151na paralel olan ylizeyidir. Isin gecirgenligi icin
belirleyicidir.

Lifin sonu: Lifin tanimlanan alan igerisine giren kismidir.

Lifin yan1: Bir Lifin diger lif ile temas eden yiizeyidir.

uzunluk

yiikseklik

P

yan

d’ﬂ'kahnhk

Sekil 3.2: MLC' de tek bir lifin sematik gosterimi

Lifler radyasyonun gelis yoniine dik olarak monte edilmistir. Aralarindaki
siirtiinmenin azaltilmasi icin lif, yan tarafindaki diger liften kiiciik bir bosluk ile
ayrilir. Komsu lifler arasindaki bu bosluktan radyasyon sizmamasi igin her lifin
ortasinda bir yan (side) vardir. Bu sayede lifler i¢ ice gegerler ve radyasyon
sizintisini engellerler. Karsilikli liflerin ¢carpigsmasini 6nlemek i¢in arasinda minimum

bosluk olmalidir.
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3.14 Eclipse tedavi planlama sistemi

TPS, hasta ya da fantomda plan olusturma ve doz dagilimi hesaplamak igin
kullanilan yazilim, bilgisayar ve c¢evre birimlerinden olusmaktadir. 3D-CRT,
brakiterapi ve IMRT gibi bir¢ok tedavi tekniginde hasta tedavi planlar1 bilgisayar

programi kullanarak olusturulur.

Eclipse ™ TPS, 3D-CRT, IMRT, elektron, proton ve brakiterapi dahil her tiirlii
tedavi i¢in radyasyon tedavi planlamasini basitlestiren bir TPS’ dir. islevsel meniileri
ile dozimetrist, fizik¢i ve doktorlarin hastalar i¢in en iyi tedavi planlarini etkin bir

sekilde olusturma, se¢cme ve kontrol edilmesinde kullanilir (35).

Calismada TPS’ nin 10.24 versiyonu kullanilmistir. Yalnizca RapidArc
optimizasyonunda kullanilan PRO (Progressive Resolution Optimizer) algoritmasi

8.9 versiyonudur.

3.1.4.1 RapidArc ™ radyoterapi teknolojisi

RapidArc ™ RT teknolojisi ile karmagik tedaviler i¢in gantrinin tek bir doniisii

ile IMRT kalitesinde tedavi planlarinin olusturulmasi Eclipse ile miimkiindiir.

3.1.4.2 interaktif IMRT planlama

Eclipse' in giiglii 3D-CRT planlama araglari, interaktif, hizli ve esnek IMRT
planlamasi i¢in doz-hacim optimizasyonu ile birlestirilir. Isin geometrisinin otomatik
belirlenebilmesi, IMRT igin en iyi 151n agilari segme gorevini basitlestirir. Eclipse' in
interaktif IMRT ozelliklerini kullanarak plan optimizasyonu sirasinda ger¢cek zamanl

kararlar verilebilir.
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3.1.4.3 Sanal simiilasyon ve alan belirleme

Eclipse sanal simiilasyon ve tedavi planlamasi biitiinlestirir. Sanal simiilasyon ve

planlama stiregleri bir segmentasyon yazilimi araciliiyla hizlandirilabilir.

Eclipse ile CT, MR, ve PET dahil olmak iizere herhangi bir DICOM 3.0 uyumlu

bir goriintii seti ile hastanin 3D modelleri olusturulabilir.

3.14.4 Konturlama

IMRT, 3D-CRT ve brakiterapi planlamasi i¢in, risk altindaki organlarin ve
dogru hedef hacimlerin belirlenmesi kritik Oneme sahiptir. Eclipse konturlama
araglart sayesinde organ c¢izimlerini kolaylastirir. Klinisyenler, Eclipse' in ¢izim ve
diizenleme yetenekleri ile hedefleri ve risk altindaki organlar1 farkli goriintiileme
tekniklerini kullanarak tanimlayabilir. Gelistirilmis sablonlar ve sonradan isleme

teknikleri ile konturlama stiirecini hizlandirir.

3.14.5 Doz hesaplama

Eclipse, algoritmalar1 ile dogru ve hizli bir sekilde fotonlar, elektronlar ve
brakiterapi i¢in doz dagilimi hesaplayabilir. Eclipse, fotonlar ic¢in Anisotropic
Analytical Algorithm (AAA) ve PBC algoritmalarini, elektronlar icin ise Gaussian

Pencil Beam (GPB) algoritmasini kullanir.

3.1.4.6 Plam degerlendirme

Her hasta i¢in farkli planlar karsilastirarak en etkili tedavi i¢in karar verilebilir.
Eclipse TPS ile farkli planlar1 birlestirmek, karsilastirmak ve planlarini

degerlendirmek miimkiindiir.

74



3.14.7 Commissioning ve QA

Tedavi cihazlarinin ve hasta tedavi planlariin hizli bir bicimde dozimetrik

kontrolleri, Portal Dozimetre sistemi ile hizli ve kolay bigimde gergeklestirilir.

Buna ek olarak, Varian, DICOM transferi ile planlama siireci i¢in kalite

giivencesini basitlestirmeye yardimer olur.

3.2 Yontem

Calismada IMRT ve IMAT teknikleriyle bas boyun kanseri tedavi planlamalari
yapilmistir. Hedef hacimlerin almis oldugu minimum, maksimum ve ortalama doz
degerleri incelenmistir. Kritik organlar olarak tanimlanan sag ve sol gozler, sag ve
sol lensler, sag ve sol optik sinirler, kiazma, beyin sapi, spinal kord, sag ve sol
koklealar, sag ve sol parotisler, oral kavite, mandibula, konstruktor kas ve larenksin

almis oldugu dozlar, DVH yardimiyla incelenmistir.

3.2.1 Bilgisayarh tedavi planlama sisteminde yapilan islemler

Iki nazofarenks, 2 larenks, 2 hipofarenks, 2 parotis, 2 maksiller siniis, 2 cerrahi
uygulanmis dil kokii hastasinin immobilizasyon amaciyla termoplastik bas boyun
maskesiyle CT goriintiileri 2 mm kesit araliklar ile taranarak TPS' ye aktarilmistir.
Hedef hacimlerin belirlenmesinde yardimci goriintiileme tekniklerinden PET-CT
goriintiileri, CT goriintiileri ile {ist iiste bindirilerek, hedef yapilar (GTV, CTV, PTV)

ve kritik organlar radyasyon onkologlari tarafindan belirlenmistir.

Planlar yapilirken farkli hedef hacimlerin farkli giinliik dozlar almasina olana
saglayan eszamanli ek doz (simultane integre boost [SIB]) teknigi kullanilmistir.

Buna gore 33 giinliik toplam tedavi kursu boyunca farkli risk grubundaki PTV' lerin
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giinliik doz degerleri; diisiik riskli PTV i¢in 160 cGy, orta riskli PTV i¢in 180 cGy ve
yiiksek riskli PTV i¢in de 212 cGy' dir.

Planlamaya baslamadan oOnce IMRT planlamasi i¢in gerekli sanal yapilar
olusturulmustur. PTV 56, PTV 60 ve PTV 70 dozun daha iyi sarmasi i¢in 1 mm
genisletilmis, keskin doz degisimlerinin rahatgca saglanabilmesi i¢in birbirlerinden 2
mm marjla ¢ikartilmistir. Tim PTV' ler toplanarak BODY konturundan 1.2 cm
marjla c¢ikartilmis ve PTV disinda kalan kisimlarda gereksiz sicak noktalarin
olusmasi engellenmistir. Kritik organlardan parotislerin tiimorle kesismeyen
kistmlart PAROTIS-PTV olarak tanimlanarak, parotislerin ortalama dozlarinm
diisiiriilmesi amaglanmistir. BODY-PTV ile PTV arasinda kalan kisim ayrica
tanimlanarak daha keskin bir doz diisiisiiniin saglanmasi amaclanmistir. Kritik
organlardan beyin sap1 ve spinal kord i¢in 5 mm marj verilerek planlama risk voliimii

(PRV) olusturulmustur.

Tiim planlar 6 MV foton enerjisi kullanilarak "sliding window" teknigi ile, 120

yaprak millenium MLC' li Varian DHX cihazinin parametreleriyle olusturulmustur.

Simdiye kadar yapilmis calismalardan elde edilmis veriler 1s18inda genel kabul
gormiis 7 alanli IMRT ve 2 arkli IMAT planlar1 standart olarak kabul edilmistir.
Hastalar i¢in 6nce 7 alanli IMRT plan1 olusturulmus ve planin optimizasyonu
sirasinda kullanilan 6ncelik degerleri, 5 ve 9 alanli IMRT planlari ile 1 ve 2 arkh
IMAT planlarinda kullanilmistir. Ikinci asamada 2 arkli IMAT plani yapildiktan
sonra, optimizasyon sirasinda kullanilan yeni dncelik degerleri 5, 7 ve 9 alanli IMRT
planlar1 ile 1 arkli IMAT planinin optimizasyonu sirasinda kullanilmistir. Boylelikle
hem planlarin ortak bir ¢izgide incelenebilmesine olanak saglanmis hem de IMRT ve
IMAT icin ayr1 ayrt belirlenen onceliklerin tiim planlara uygulanmasi sonucunda

taraf tutma engellenmistir.

Tiim hastalar i¢cin IMRT ve IMAT oOncelikleriyle esit aralikli statik 5, 7, 9 alan
IMRT, 1 arkli ve birbirine ters yonlerde gantri doniis agilarina sahip 2 arkli IMAT

planlar1 olusturulmustur.

IMRT planlar1 dil kokii ve maksiler sinlis hastalar1 disinda, 360 ye esit

araliklarla dagitilmig, birbirini  karsilikli  gérmeyecek 5, 7 ve 9 alandan
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olusturulmustur. Parotis ve dil kokii hastalari igin ise hedef hacmin tek tarafli olmasi
nedeniyle 10° — 170° (diger taraftaki hedef i¢in; 350° — 190° ) arasinda esit aralikli 5
alan, 345° — 195° (diger taraftaki hedef i¢in; 15° — 165° ) arasinda esit aralikl1 7 alan,
350° — 190° (diger taraftaki hedef icin; 10° — 170° ) arasinda esit aralikli 9 alan
kullanilmistir. IMRT optimizasyonu DVO (Dose Volume Optimizer) 10.24
algoritmast kullanilarak yapilmig, planlar AAA 10.24 ile hesaplatilmistir.
Optimizasyon sirasinda dikkate almman smoothing degeri daha Once yapilan
caligmalardan bulunan en iyi deger olan x: 120 ve y: 120 olarak ayarlanmuis,
optimizasyon ve hesaplama sonrasinda her alana genel fluence diizeltmesi

uygulanmis, MLC hareketleri diizgilinlestirilmistir.

RapidArc optimizasyonu i¢in PRO 8.9, planlarin hesaplamasi i¢in ise AAA
10.24 algoritmasi kullanilmistir. Planlarda arklar birbirine ters yonde 30° ve 330° ' lik
kolimator acilar1 ile MLC' lerden kaynaklanacak sizinti ve "tongue and groove"
etkisinin minimuma indirilmesi amaglanmistir. Planlarda Ornekleme yaklasik 2°
araliklarla yapilmistir, kontrol noktasi sayilari ise ark uzunluguna bagh olarak farkli
degerlerdedir. Parotis ve dil kokii hastalar1 disinda 360° ' lik arklar kullanilmas,
parotis ve dil kokii hastalar1 i¢in ise hedef hacmin bulundugu taraftaki 180° ' ye ek
olarak 30° kars1 tarafa uzanan toplamda tek pargali 210° ' lik ark optimizasyonlar1
yapilmigtir. Optimizasyon penceresinde kritik organlar icin RTOG’ nin 0022, 0225
ve 0920 numarali protokollerine (36-38) dayanarak belirlenmis Tablo 3.1' deki

degerler kullanilmistir.
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Tablo 3.1: Kritik organlar i¢in belirlenmis referans degerler

Goz
Lens
Optik sinir
Kiazma

Beyin sap1
Spinal kord
Koklea

Parotis

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor kas

% 0<45 Gy
% 0 < 8 Gy
% 0 <54 Gy
% 0 <54 Gy
% 0 <54 Gy
% 0 <45 Gy
% 1 <50 Gy
% 0 < 45 Gy
% 50 < 30 Gy
ortalama < 26 Gy
% 0 < 40 Gy
(PTV dis1)
% 0 < 66 Gy
ortalama < 50 Gy

Larenks % 0 <50 Gy
Diger dokular lecc<% 110
3.2.2 Planlarin degerlendirilmesi

Optimizasyon ve hesap islemlerinden sonra planlarin her biri PTVlerin % 95' i

tanimlanan dozu alacak sekilde normalize edilmistir. Hedef ve kritik organlarin

aldig1 minimum, maksimum ve ortalama dozlar DVH yardimiyla incelenmistir.

78



Lo bl e bl

5]

W T e |l

mal Beam Fanning

Resim 3.3: TPS’ de DVH goriiniimii

79



4 BULGULAR

Normalizasyon degerlerinin belirlenmesinden sonra hedef ve kritik organlar i¢in
elde edilen minimum, maksimum ve ortalama doz degerleri tablolar halinde asagida

verilmisgtir.

Nazofarenks hastalar1 i¢in kritik organ ve hedef yapilarin maksimum ve

ortalama doz degerlerini gosteren tablolar;

Tablo 4.1: Nazofarenks hasta 1 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
snceliklerivl 6019.2 5979.8 5972.0 6097.9 6025.1
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT
. . 5922.1 5908.6 5913.5 6013.3 5906.6
oncelikleriyle
RO 65015 64700 64698 6575  6507.1
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
. . 6394.0 6374.8 6380.4 6476.6 6368.8
oncelikleriyle
MO 74880 74377 74078 75994 75414
PTV 70 oncelikieriyle
IMAT
. . 7377.8 7324.6 7311.7 7501.6 7348.1
oncelikleriyle
Tablo 4.2: Nazofarenks hasta 1 i¢in yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
_IMRT 57.57 50.83 45.19 72.16 63.32
Vo5 (cm’) oncelikleriyle
105 IMAT
N . . 39.05 29.50 26.62 8.40 33.98
oncelikleriyle
.. IMRT. 36.48 25.81 21.76 51.11 43.38
v (cm3) oncelikleriyle
107 IMAT
.. . . 16.79 10.43 7.68 3.17 13.27
oncelikleriyle
_IMRT 3.36 0.38 0.65 21.17 9.02
Vi em’®) oncelikleriyle
1o IMAT
0.31 0 0 0.13 0.03

oncelikleriyle




Tablo 4.3: Nazofarenks hasta 1 i¢in seri kritik organlarin aldigi maksimum doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
o IMRT 3851.9 3509.6 3491.1 2620.0 2240.6
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 3895.7 3519.1 34275 25124 2527.7
oncelikleriyle
o IMRT 4360.8 3851.5 3857.1 2962.3 29722
Optik sinir oncelikleriyle
(sol) IMAT 42947 3893.3 3753.0 2882.3 2843.5
oncelikleriyle
IMRT 3603.5 3109.0 32483 1612.4 1839.3
Kiazma oncelikleriyle
IMAT 3590.6 3081.5 3163.2 1743.3 1805.4
oncelikleriyle
IMRT 5008.9 4950.4 4991.1 5816.1 5544.5
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 5382.3 51934 52322 5942.8 5680.4
oncelikleriyle
IMRT 4981.9 4958.6 4750.2 5455.3 4938.4
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT 5275.2 4880.1 4826.3 5371.7 4912.1
oncelikleriyle
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Tablo 4.4: Nazofarenks hasta 1 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT 757.4 783.8 789.1 654.5 681.5
Goz (sag) oncelikleriyle
IMAT 761.5 788.6 784.3 654.2 643.7
oncelikleriyle ’
IMRT 707.6 704.6 751.4 558.4 680.3
Goz (sol) oncelikleriyle
IMAT 666.1 661.0 715.1 487.5 616.3
oncelikleriyle )
IMRT 872.3 863.6 820.3 725.9 726.3
Lens (sag) oncelikleriyle
IMAT 851.6 804.1 778.2 742.9 684.6
oncelikleriyle )
IMRT 875.9 780.2 827.1 654.7 750.5
Lens (sol) oncelikleriyle
IMAT 773.0 701.2 759.0 553.3 661.7
oncelikleriyle
IMRT 3815.4 3962.5 4001.5 2641.9 3450.2
Koklea (sag) oncelikleriyle
IMAT 3499.8 3920.9 3818.3 2529.3 3462.3
oncelikleriyle
IMRT 4135.2 3836.0 4109.9 4137.9 3589.2
Koklea (sol) oncelikleriyle
IMAT 4093.1 3661.7 4052.6 4232.7 3604.4
oncelikleriyle
IMRT 2639.6 2598.0 2768.8 3236.0 3051.4
Parotis (sag) oncelikleriyle
IMAT 2757.7 27443 2778.3 38255 3424.7
oncelikleriyle
IMRT 2520.2 2499.3 2673.1 3323.7 3158.8
Parotis (sol) oncelikleriyle
IMAT 2617.1 2669.5 2697.8 3430.1 3449.9
oncelikleriyle
IMRT 4086.8 4204.8 4346.4 4270.3 4230.4
Oral kavite oncelikleriyle
IMAT 4297.5 4130.7 44425 4040.7 43325
oncelikleriyle
IMRT 3908.1 4009.5 4108.5 3558.5 3626.3
Mandibula oncelikleriyle
IMAT 3898.6 4090.3 4130.8 3502.6 3854.9
oncelikleriyle
IMRT 4481.1 4395.0 4371.4 5634.0 5360.8
Konstruktor oncelikleriyle
kas IMAT 4907.4 4729.1 4662.5 5756.0 5593.5
oncelikleriyle
IMRT 3765.4 3728.1 3742.3 4294.9 41322
Larenks oncelikleriyle
IMAT 4023.3 4048.9 4077.2 4947.5 4644.1
oncelikleriyle
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Tablo 4.5: Nazofarenks hasta 2 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama doz degerleri

(cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT 5875.0 5927.8 5917.3 5891.4 5872.9
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT 5958.4 5929.7 5892.4 6163.9 6068.2
oncelikleriyle
IMRT 6631.0 6589.4 6580.5 6636.2 6657.6
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT 6579.7 6535.9 6513.4 6609.4 6553.2
oncelikleriyle
IMRT 7390.9 7326.9 7302.6 7242.5 7327.1
PTV 70 oncelikleriyle
IMAT 7343.1 7320.8 7265.2 7283.7 7263.2
oncelikleriyle
Tablo 4.6: Nazofarenks hasta 2 icin yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
L L S0 33.61 3207 2769 3681
v (sz) oncelikieriyle
105 IMAT
.. S 45.22 33.97 24.84 25.69 24.67
oncelikleriyle
. IMRT 27.47 14.13 9.10 12.60 19.23
Vo7 (cm®) oncelikleriyle
107 IMAT
e 14.42 15.39 2.78 10.09 9.12
oncelikleriyle
_ IMRT 1.84 1.31 0 0.95 4.27
Vi (em?) oncelikleriyle
110
_IMAT 0.03 0.21 0 0.68 0.54
oncelikleriyle
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Tablo 4.7: Nazofarenks hasta 2 i¢in seri kritik organlarin aldigi maksimum doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
o IMRT 5188.7 5121.5 4878.7 5050.2 47923
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 5068.0 5073.7 49412 4962.9 4660.4
oncelikleriyle
o IMRT 4860.8 4859.1 4655.8 5001.4 5100.8
Optik sinir oncelikleriyle
(sol) IMAT 4926.3 4895.0 4823.8 4770.9 5258.7
oncelikleriyle
IMRT 58412 5813.7 5769.7 5654.6 5565.1
Kiazma oncelikleriyle
IMAT 5731.0 5757.6 5732.7 5539.0 5576.0
oncelikleriyle
IMRT 5617.5 5392.6 53224 5841.1 5849.2
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 5983.3 5504.5 5509.6 6149.3 6013.2
oncelikleriyle
IMRT 4560.9 47241 4726.6 5093.2 5013.3
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT 4924.7 4987.1 4969.6 5395.8 5146.5
oncelikleriyle
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Tablo 4.8: Nazofarenks hasta 2 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

1163.4
1113.9
1290.5
1144.0
956.1

931.3

1150.5

1046.6

2712.5
2659.0
2520.2
2429.7
3868.5
3924.2
3044.0
3623.1
4886.7
4987.9
34232
3408.8

1300.8
1272.5
1233.3
1198.7
1037.0
1110.2
1022.4

1006.0

2663.9
2642.1
2589.0
2433.7
3463.5
3830.0
3142.6
3708.1
4847.6
4872.3
3664.3
3890.7

1284.9
1271.1
1298.0
1225.6
1171.7
1137.7
1185.2

1090.9

2861.6
27829
2715.0
2565.5
3907.0
4153.8
3340.5
3675.2
4628.8
4689.8
35329
3730.1

1042.3
1010.3
1004.1
1107.0
826.5
843.4
742.3

794.6

3516.0
3666.5
33294
3487.6
3603.2
3456.4
3419.3
3274.7
5186.9
5565.4
3458.4
3928.4

1156.5
1256.4
1201.1
1081.4
946.4
939.6
949.7
805.6

3559.8
3337.8
3082.7
3024.8
3692.5
4060.5
3409.8
3620.2
5254.5
5480.0
3623.7
4095.9
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Larenks hastalari i¢in kritik organ ve hedef yapilarin maksimum ve ortalama

doz degerlerini gosteren tablolar;

Tablo 4.9: Larenks hasta 3 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
i} Hl\ﬁT, | 5815.6 5792.1 5748.9 5947.9 5893.6
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT 5770.1 5807.7 5745.7 6147.6 5917.5
oncelikleriyle
IMRT 6401.6 6414.8 6372.6 6557.8 6498.1
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT 6420.9 6439.1 6392.9 6781.3 6554.8
oncelikleriyle
_ IMRT 7190.8 7187.7 7153.4 7383.1 7288.9
PTV 70 oncelikleriyle
IMAT 7250.1 7262.3 7227.3 7755.9 7454.4
oncelikleriyle
Tablo 4.10: Larenks hasta 3 i¢in yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
_ IMRT 134 122 0.49 27.51 15.33
Vios em’) oncelikleriyle
_IMAT 5.78 7.62 2.96 61.91 36.22
oncelikleriyle
_IMRT 0 0 0 8.64 0.99
Vo7 (cm®) oncelikleriyle
107
_IMAT 0 0.28 0.01 50.35 19.24
oncelikleriyle
o et 0 0 0 0.23 0
Vllo (cm3) oncelikieriyle
_ IMAT 0 0 0 30.70 0.86
oncelikleriyle
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Tablo 4.11: Larenks hasta 3 i¢in seri kritik organlarin aldigi maksimum doz degerleri
(cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Optik sinir
(sag)

Optik sinir
(sol)

Kiazma

Beyin sap1

Spinal kord

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

3731.8

3871.8

42973
4581.5

3953.2
4162.6

4303.7

4684.5

42114

4345.0
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Tablo 4.12: Larenks hasta 3 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

93.9
92.6
96.7
95.3
107.2
104.2
109.2
106.5

2087.8
2302.9
2484.6
2600.3
3662.0
3570.5
3852.9
3603.1
3861.4
4187.6

99.5
93.6
99.3
95.3
113.0
107.4
107.4

104.3

2179.0
24272
2493.2
2724.1
3915.5
3678.1
4096.5
3800.8
3674.9
3868.3

87.4
85.9
93.7
90.8
105.0
102.0
109.2
104.9

2331.2
2480.0
2691.8
2740.1
4075.9
3805.9
4065.9
3836.6
3730.5
3881.4

96.5
93.5
99.3
96.0
105.3
101.9
104.9
100.1

3014.4
3253.6
3306.1
3527.0
3992.5
3836.3
3579.8
3644.8
4680.8
4761.8

96.9
96.6
100.5
98.1
108.2
104.8
110.1

105.8

2791.2
2872.6
3090.0
3122.7
4134.3
3990.0
3868.4
3789.3
4501.6
4593.2
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Tablo 4.13: Larenks hasta 4 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
snceliklerivl 5818.1 5737.6 5763.6 5839.5 5806.3
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT
e 5816.2 5740.1 5763.4 5869.7 5925.2
oncelikleriyle
AU 63347 62409 62262 63766  6293.8
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
i 6327.7 6257.1 6243.2 6402.5 6369.4
oncelikleriyle
_ IMRT 72790 71867 72448 72811  7189.2
PTV 70 oncelikleriyle
IMAT
o 73449 72342 7250.2 7422.1 7414.6
oncelikleriyle
Tablo 4.14: Hasta 4 i¢in yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
. IMRT. 8.51 1.15 3.82 6.09 0.90
Vios ( m3) oncelikleriyle
105 (€ IMAT
. . 11.66 3.73 3.36 12.53 12.45
oncelikleriyle
_ IMRT 1.25 0 0.12 0.69 0
Vior (cm?) oncelikleriyle
107 IMAT
. . 2.03 0.61 0.13 4.64 3.40
oncelikleriyle
. IMRT. 0.02 0 0 0 0
Vi 3) oncelikleriyle
nofem IMAT
N . 0 0.11 0 0 0
oncelikleriyle
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Tablo 4.15: Larenks hasta 4 i¢in seri kritik organlarin aldigi maksimum doz degerleri
(cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Optik sinir
(sag)

Optik sinir
(sol)

Kiazma

Beyin sap1

Spinal kord

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

4485.5

3871.4

4223.7

3719.9

4205.0

3742.9

4365.1

4219.1

4146.1

3973.6

90



Tablo 4.16: Larenks hasta 4 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

463.8
467.7
387.9
392.9
1885.2
1946.6
840.0
867.6
4575.9

4879.0

508.1
503.4
439.0
441.4
1823.8
1831.1
871.2
855.1
4099.3
4547.8

518.4
519.6
4421
440.1
1941.4
2000.1
908.0
942.7
4024.7
4297.6

663.5
682.6
524.4
567.9
17159
1595.6
796.6
764.8
5064.6
5121.9

653.3
685.1
536.2
591.2
1714.3
1571.7
781.3
754.1
4967.4
5145.5
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Hipofarenks hastalar1 ic¢in kritik organ ve hedef yapilarin maksimum ve

ortalama doz degerlerini gosteren tablolar;

Tablo 4.17: Hipofarenks hasta 5 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
snceliklerivl 5734.9 5634.8 5689.1 5814.3 5669.6
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT
e 5746.6 5677.1 5657.0 5901.0 5636.7
oncelikleriyle
OO 6689.5 66069 66200 69150 67755
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
o 6604.1 6557.6 6559.4 6773.0 6626.2
oncelikleriyle
o 7346.6 72387 72729 76967  7475.1
PTV 70 oncelikieriyle
IMAT
o 7316.6 7242.6 7256.1 7543.6 73229
oncelikleriyle
Tablo 4.18: Hipofarenks hasta 5 i¢in yliksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
. IMRT. 110.73 37.58 54.43 20491 151.69
Vios ( 3) oncelikleriyle
1os (CTY IMAT
N . 106.13 33.22 35.83 163.58 102.27
oncelikleriyle
. IMRT. 28.40 4.27 8.68 167.96 101.69
Vior (cm?) oncelikleriyle
107 IMAT
N o 4.58 1.93 2.22 124.98 37.08
oncelikleriyle
_ IMRT 0.19 0 0 10690  25.06
Vi (em?) oncelikleriyle
10 IMAT
. . 0 0 0 56.17 0.84
oncelikleriyle
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Tablo 4.19: Hipofarenks hasta 5 i¢in seri kritik organlarin aldigi maksimum doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Optik sinir
(sag)

Optik sinir
(sol)

Kiazma

Beyin sap1

Spinal kord

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

4407.5

4879.2
4622.4

5015.2

4520.1
4905.9

41424

4373.0

4562.6
4769.9

4118.9

4705.2

4879.1
52352
4816.2

54273

4775.8
5204.5

4494.1

4957.4
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Tablo 4.20: Hipofarenks hasta 5 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

283.3
287.6
237.8

249.8

2777.3
2831.1
3788.6
3517.9
3780.5
3711.4
45725
47714
4484.1
4706.4

3955.5

4163.5

258.4
262.2
238.4

241.3

2827.5
2824.6
3458.8
3229.8
3612.6
3636.1
4704.1
4879.5
4576.2
4798.7

4041.5

4252.7

253.2
263.9
228.0

231.0

29724
2800.3
3576.1
3165.5
3563.2
3659.6
4605.0
47227
4638.3
4815.4
4252.6

4412.0

282.7
286.4
248.4

264.8

2109.5
2231.7
3530.3
3565.9
4721.2
4267.3
5393.4
5107.1
4816.3
5112.1

4131.7

4276.2

286.4
299.5
256.2

288.4

2649.6
2660.7
3129.4
3130.0
4416.2
4408.5
5159.8
4987.4
4846.8
4868.0

4184.3

4082.5
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Tablo 4.21: Hipofarenks hasta 6 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
snceliklerivl 5807.6 5753.9 5747.7 6053.1 5948.7
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT
s 5712.7 5673.8 5654.8 5811.2 5883.0
oncelikleriyle
ot 64156 63500 63232  6588.1 64773
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
ot 6233.1 6211.8 6205.8 6384.6 6393.0
oncelikleriyle
IMRT
S 7077.8 7097.8 7047.2 7348.5 7192.4
PTV 70 oncelikleriyle
IMAT
s 7196.1 7151.1 7131.1 7280.7 7385.1
oncelikleriyle
Tablo 4.22: Hasta 6 i¢in yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
. IMRT 2.54 0 0 48.95 4.06
V05 (cm’) oncelikleriyle
103 IMAT
i o 7.6 2.5 0.3 20 32.5
oncelikleriyle
. IMRT 111 0 0 1534 0
v (Cm3) oncelikleriyle
107 IMAT
i . 2.3 0.1 0 2.5 18
oncelikleriyle
i IMRT. 0.16 0 0 1.30 0
Vi 3) oncelikleriyle
Hotem IMAT
i . 0 0 0 0.8 3.7
oncelikleriyle
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Tablo 4.23: Hipofarenks hasta 6 i¢in seri kritik organlarin aldig1 maksimum doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Optik sinir
(sag)

Optik sinir
(sol)

Kiazma

Beyin sap1

Spinal kord

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

1964.6
1945.3
4558.8

3706.9

2685.1
2546.0
4138.3

35319

2827.3
2630.8
3943.0
35325

3627.4
3148.3
5005.3

4792.5

3193.8
2969.2
4817.0

4920.7
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Tablo 4.24: Hipofarenks hasta 6 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

157.4
162.7
156.9

162.4

3298.5
3431.9
3342.1
3468.6
4936.8
5197.2
4295.8
4395.0
6163.1
6183.1
5648.4
5819.4

160.4
154.4
154.6

148.1

3115.0
3283.4
32169
3340.5
5059.0
5004.8
4193.2
4410.1
6157.7
6176.3
5580.3
5762.7

145.8
144.8
145.8

146.2

3199.3
3336.9
32153
3309.5
4911.2
4987.6
4305.6
4380.8
6232.5
5976.9
5681.5
5746.3

161.7
162.0
159.9

259.2

4017.1
4075.3
4091.5
4088.9
5508.6
5441.5
4177.5
4013.2
6751.4
6483.3
5894.7
5969.3

164.6
159.9
164.0

162.7

3903.2
4079.7
3809.3
4195.8
5312.0
5611.7
4166.4
4093.8
6472.8
6394.9
5819.0
6109.7
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Dil kokii hastalart i¢in kritik organ ve hedef yapilarin maksimum ve ortalama

doz degerlerini gosteren tablolar;

Tablo 4.25: Dil kokii hasta 7 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
snceliklerivl 5783.3 5724.0 5713.7 6131.4 5959.4
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT
e 5691.1 5691.1 5703.9 6178.8 5980.5
oncelikleriyle
ST o 63019 62612 62467 65248 63446
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
i 6163.9 6163.9 6191.9 6425.0 6263.3
oncelikleriyle
IMRT
snceliklerivl 6667.3 6635.0 6576.4 7140.4 6850.8
PTV 64 oncelikleriyle
IMAT
o 6598.1 6598.1 6577.6 7093.3 6877.0
oncelikleriyle
Tablo 4.26: Dil kokii hasta 7 i¢in yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
i IMRT. 32.21 15.14 5.27 5.27 50.23
Vios ( 3) oncelikleriyle
103 (T IMAT
i . 19.13 7.61 3.63 140.91 36.56
oncelikleriyle
. IMRT. 15.12 3.96 0.05 0.05 24.97
Vior (cm?) oncelikleriyle
107 IMAT
i o 8.85 0.93 0.04 77.74 26.27
oncelikleriyle
. IMRT 2 0 0 0 420
Vi (em?) oncelikleriyle
1o IMAT
i o 0.41 0 0 31.59 0
oncelikleriyle
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Tablo 4.27: Dil kokii hasta 7 i¢in seri kritik organlarin aldig1 maksimum doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
o IMRT 240.7 239.6 258.0 360.5 366.0
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 267.2 267.2 267.7 337.6 365.4
oncelikleriyle
o IMRT 229.1 212.2 223.2 345.7 345.3
Optik sinir oncelikleriyle
(soD) IMAT 249.0 249.0 227.2 312.7 340.0
oncelikleriyle
IMRT 199.1 201.0 215.8 312.7 313.3
Kiazma oncelikleriyle
IMAT 222.7 222.7 221.6 294.8 313.5
oncelikleriyle
IMRT 2928.6 2661.8 2287.5 3057.5 3625.1
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 2042.2 2042.2 2048.7 34274 3060.4
oncelikleriyle
IMRT 3884.1 4420.4 4184.5 4821.6 4327.8
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT
i 4500.9 4500.9 4737.8 5358.5 4611.3
oncelikleriyle
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Tablo 4.28: Dil kokii hasta 7 icin paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle

IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

186.0
256.2
204.5
225.0
299.1
724.6

229.7

258.1

21224
1898.5
3342.0
2969.5
5841.0
5835.6
4620.9
4772.3
5034.0

5249.5

5257.8

5317.6

172.2
256.2
200.4
225.0
264.1
724.6
226.2

258.1

2094.1
1898.5
3098.8
2969.5
5885.0
5835.6
4651.7
47723
4995.3

5249.5

5088.3

5317.6

188.7
187.5
245.0
231.1
317.3
338.6

310.0

271.6

2038.0
2047.6
2869.5
2930.3
5843.9
5917.2
4604.5
4766.4
51264

5249.2

5061.5

5283.0

222.7
234.0
264.7
245.9
343.5
463.6
283.6

270.8

31294
2998.5
4524.6
3974.9
6412.4
6345.0
4904.4
5126.6
5325.5

5642.4

5579.6

5782.8

2229
237.2
259.4
264.0
323.7
393.5

279.9

288.3

2947.1
2680.8
4010.1
3586.2
6104.3
6058.8
4776.6
4911.8
4911.0

5061.8

51421

5327.1
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Tablo 4.29: Dil kokii hasta 8 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
snceliklerivl 6574.0 6261.0 6300.3 6522.3 6283.7
PTV 56 oncelikleriyle
IMAT
e 6368.3 6149.8 6254.6 6313.6 6154.5
oncelikleriyle
_IMRT 68914 66097 66337 68934 67046
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
o 6698.9 6513.5 6583.4 6641.0 6563.7
oncelikleriyle
_ IMRT 75639 71623 71780 74151 72488
PTV 64 oncelikleriyle
IMAT
o 7283.7 7020.4 7128.6 7162.6 7031.4
oncelikleriyle
Tablo 4.30: Hasta 8 i¢in yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
_ IMRT 60126 60126  621.86  807.86  624.92
Vios ( 3) oncelikleriyle
tos (CTY IMAT
. i 535.40 418.26 466.79 307 375.74
oncelikleriyle
_ IMRT 50131 50131 52442 70345  542.19
Vior (cm®) oncelikleriyle
107 IMAT
N o 467.80 301.16 406.57 207.89 280.91
oncelikleriyle
. IMRT. 423.67 423.67 436.98 561.13 427.03
Vi 3) oncelikleriyle
nofem IMAT
N . 363.28 2.40 137.63 51.51 61.81
oncelikleriyle
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Tablo 4.31: Dil kokii hasta 8 i¢in seri kritik organlarin aldig1 maksimum doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
oo IMRT 268.8 258.1 2443 374.2 367.7
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 246.5 240.4 239.4 380.9 373.7
oncelikleriyle
o IMRT 238.3 226.8 225.0 365.8 368.1
Optik sinir oncelikleriyle
(sol) IMAT 227.9 224.0 226.7 355.5 358.2
oncelikleriyle
IMRT 251.1 238.8 238.5 413.5 420.9
Kiazma oncelikleriyle
IMAT 241.7 237.4 240.7 414.9 415.6
oncelikleriyle
IMRT 3758.4 3371.5 3960.6 4619.8 3838.4
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 3921.1 3799.9 3853.7 4338.1 3782.6
oncelikleriyle
IMRT 5002.7 4737.7 4867.2 5566.0 4887.4
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT
el 4956.0 4689.9 4649.1 5146.6 4892.2
oncelikleriyle
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Tablo 4.32: Dil kokii hasta 8 icin paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

194.5
174.7
179.8
159.7
221.1
198.7
199.7

175.9

3656.2
4513.7
2343.7
3125.7
5706.9
5462.4
4358.8
4372.5
5905.9
5562.1

6003.4

5733.7

187.9
169.4
164.4
150.9
215.1
195.0

181.7

166.3

3481.8
43454
2430.0
3567.8
53183
5052.9
4346.3
4237.9
53994
51183

5251.7

5220.1

171.8
166.4
154.7
149.6
201.8
193.7
176.3

168.3

3595.0
4751.9
2501.6
3632.6
52473
52134
4259.1
4327.8
5456.5
5318.2

5413.1

5533.3

242.0
247.0
218.7
212.3
263.8
260.8

231.7

2222

4311.0
4743.9
3579.7
3908.0
5740.1
5380.4
4818.2
4459.4
5749.3
5543.0

5728.5

5643.5

236.4
240.5
216.1
211.7
256.6
256.8

231.1

229.0

4074.8
4614.9
33532
3760.6
5539.6
5498.4
4575.7
4546.1
5500.7
5396.5

5500.4

5503.7
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Parotis hastalar1 i¢in kritik organ ve hedef yapilarin maksimum ve ortalama

doz degerlerini gosteren tablolar;

Tablo 4.33: Parotis hasta 9 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT ) B B ) )
oncelikleriyle
PTV 56 IMAT
oncelikleriyle ) . . . .
BRI 63312 63020 62960 65926  6479.5
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
i . 6297.3 6291.8 6283.2 6419.0 6410.9
oncelikleriyle
IMRT
snceliklerivl 6628.7 6614.0 6593.8 6953.5 6865.6
PTV 64 oncelikleriyle
IMAT
i 6476.2 6493.0 6474.2 6549.1 6627.4
oncelikleriyle
Tablo 4.34: Parotis hasta 9 i¢in yliksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
_ IMRT 34.54 23.79 1179 22753 169.34
Vios em®) oncelikleriyle
105 IMAT
N o 12.05 7.64 3.97 109.13 122.88
oncelikleriyle
_ IMRT 1.51 0.5 0.15 16644  108.34
Vior (cm®) oncelikleriyle
107 IMAT
. . . 0 0 0.03 36.26 51.99
oncelikleriyle
. IMRT. 0 0 0 78.17 27.06
Vi 3) oncelikleriyle
1108CHA IMAT
R . 0 0 0 0.18 0.05
oncelikleriyle
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Tablo 4.35: Parotis hasta 9 i¢in seri kritik organlarin aldig1 maksimum doz degerleri

(cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
o IMRT 417.1 417.0 4272 485.8 456.1
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 423.0 425.8 4339 488.7 457.0
oncelikleriyle
o IMRT 519.1 523.3 536.9 462.1 464.7
Optik sinir oncelikleriyle
(sol) IMAT 527.3 503.4 526.3 485.2 461.3
oncelikleriyle
IMRT 430.1 435.0 441.8 426.1 427.9
Kiazma oncelikleriyle
IMAT 436.0 427.8 438.4 474.9 461.2
oncelikleriyle
IMRT 4551.0 43152 44411 4831.2 4614.7
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 4840.1 4715.6 4681.7 4970.0 4903.1
oncelikleriyle
IMRT 3508.3 3953.5 3818.6 3552.5 3726.4
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT
i 3611.8 3936.1 3910.2 4061.6 4096.5
oncelikleriyle
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Tablo 4.36: Parotis hasta 9 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz degerleri
(cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

335.7
335.5
246.5
2474
329.2
333.2

259.1

256.5

497.7

734.9

2690.1

25474

2756.2

2786.2

2568.1

3360.8
24159

2064.7

322.4
333.1
253.7
262.1
319.2
337.4
260.6

289.0

510.8

768.4

2675.5

2609.9

2720.2

2785.7

24554

3248.2
2038.9

1923.2

340.9
347.9
289.9
289.3
334.6
347.8

270.3

289.3

547.8

810.6
2661.0
2617.0
2770.0
2802.0
2366.4
3119.5

2264.7

2027.4

323.8
319.3
250.6
246.7
344.9
351.3

252.8

236.2

1054.4
1352.9
2903.7
2739.5
3083.8
2832.5
3302.8
3694.8

2485.7

2588.5

326.0
316.5
244.6
226.9
352.3
349.9

252.0

2249

893.3
1338.2
2648.8
24929
2844.9
2723.0
31234
3681.1
2056.3
2489.5
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Tablo 4.37: Parotis hasta 10 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

PTV 56

PTV 60

PTV 70

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

6280.5
6296.1

6541.0
6266.4

6270.3
6271.9

6382.5
6361.9

6283.3
6290.6

Tablo 4.38: Parotis hasta 10 i¢in yiiksek doz hacimleri

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Vs (cm’)

Vigr (CmS)

Vi (CmS)

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

93.78

108.3

12.64

7.9

0.14

0

61.35

79.1

1.77

0.7

0

0

84.05

81.7

7.91

1.0

104.83

118.1

67.41

62.5

18.12

34

74.39

81

24.97

24.8

0.19
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Tablo 4.39: Parotis hasta 10 i¢in seri kritik organlarin aldigi maksimum doz degerleri

(cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
Optik sinir sncelikleriyle 162.3 169.3 167.5 150.2 161.4
(sag) _ IMAT 179.5 179.4 180.0 173.8 165.1
oncelikleriyle
IMRT
Optik sinir snoelidariyle 140.6 138.4 141.9 115.7 117.0
(soD) _IMAT 158.4 149.6 152.8 139.0 125.9
oncelikleriyle
) 111\.41(11@.1 162.4 165.1 164.5 145.3 1475
Kiazma oncelikleriyle
IMAT
_IMAT 179.6 177.0 177.0 179.7 160.8
oncelikleriyle
_IMRT 2362.3 18655 24327  2095.1 1961 .4
Bevi oncelikleriyle
eyin sap1 IMAT
_IMAT 2341.9 19883 25548 23765 21302
oncelikleriyle
IMRT
. _ IMRT 23427 21466 28400 22992 21486
Spinal kord oncelikleriyle
_IMAT 23764 21821 26569 23772 22548
oncelikleriyle
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Tablo 4.40: Parotis hasta 10 icin paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

Go6z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

125.3
133.3
84.9
91.9
162.7
169.4
91.4
97.9
3574.9

3721.2

406.7
705.9
1482.4
1481.2
2273.5
2402.4
1796.1
1998.2
166.5

192.3

127.3
133.0
82.3
84.6
162.0
170.6
925
95.0
3701.5
3866.2

365.9
622.1
1406.3
1334.3
2239.6
2464.3
1811.2
1891.3
175.5

184.1

124.6

132.1

82.6

86.6

161.9

170.1

91.4

95.7
3745.9

37153

411.3
674.5
1444.8
1408.7
2206.8
23533
1745.4
1884.7
166.7

188.8

120.5
130.7
68.6
78.5
166.6
182.0

83.1

93.9

3242.0

3605.7

577.1
684.6
1332.7
1422.5
2256.4
2437.1
1589.9
1606.8
138.5

144.3

125.3
128.6
71.1
73.6
171.0
174.6
85.2

86.4

3227.1

33343

527.2
661.5
1345.6
1495.9
2208.1
2347.8
1522.1
1574.1
140.0

146.5
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Maksiller siniis hastalar i¢in kritik organ ve hedef yapilarin maksimum ve

ortalama doz degerlerini gosteren tablolar;

Tablo 4.41: Maksiller siniis hasta 11 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar

(cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
oncelikleriyle ) ) ) ) )
PTV 56 IMAT
oncelikleriyle ) ) ) ) )
) 111\_41(1?1 | 6278.1 62225 62160 64457  6376.7
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT
R . 6222.1 6177.5 61729 6343.4 6292.7
oncelikleriyle
) 111\.41(‘1“. 1 71718 71459 71258 73745  7358.1
PTV 70 oncelikleriyle
IMAT
. . 7153.1 7121.6 7109.4 7254 .4 7216.9
oncelikleriyle
Tablo 4.42: Maksiller siniis hasta 11 icin yiiksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
_IMRT 2.44 0.26 0.03 43.16 3111
Vios em’) oncelikleriyle
105 IMAT
. . . 0.1 0 0.02 29.42 18.58
oncelikleriyle
.. IMRT. 0 0 0 24.74 8.73
Vi ( 3) oncelikleriyle
to7 (€T IMAT
.. . . 0 0 0 9.89 1.58
oncelikleriyle
_IMRT 0 0 0 1.83 0.03
Vi em’®) oncelikleriyle
1o IMAT
0 0 0 0.27 0

oncelikleriyle




Tablo 4.43: Maksiller siniis hasta 11 i¢in seri kritik organlarin aldigr maksimum doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
o IMRT 3155.9 3476 .4 3152.6 3110.6 4053.2
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 3084.5 3378.5 3142.5 3616.8 3313.8
oncelikleriyle
o IMRT 5367.5 55814 5471.0 5556.0 5835.7
Optik sinir oncelikleriyle
(soD) IMAT 5621.9 5647.7 5640.3 5762.3 5911.6
oncelikleriyle
IMRT 5911.6 5882.0 5841.8 5823.6 5962.3
. oncelikleriyle
Kiazma
IMAT 6530.5 6423 .4 6425.5 6385.4 6418.5
oncelikleriyle
IMRT 3927.3 3714.2 3826.0 2960.3 3600.9
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 4401.8 3888.8 4164.8 3642.0 38154
oncelikleriyle
IMRT 3039.3 3424.8 3369.0 3649.1 3996.6
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT
i 3454.7 3832.9 3706.7 4167.0 3918.6
oncelikleriyle
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Tablo 4.44: Maksiller siniis hasta 11 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

1251.5
1401.7
1441.0
1572.7
742.9
931.2

813.1

852.4

428.7
435.2
3234.2
2543.3
3383.5
3324.8
3001.5
2935.5
3533.3
3674.6

2177.2

22491

1260.0
13544
1530.3
1705.4
721.9
911.2
921.3

885.0

472.4
469.2
2870.9
2356.2
3194.2
3291.2
3053.9
31144
3414.3
3703.8

1922.9

2098.1

1205.6
1231.0
1780.5
1742.3
750.9
895.6

1023.9

1010.1

526.2

548.5
2983.3
24164
3270.2
3188.0
3031.8
2956.0
3487.5
3714.2

1995.6

2128.1

1203.2
1210.2
2011.5
1739.2
1008.3
893.4

838.0

779.0

1141.9
1066.9
3416.9
2673.0
3585.6
3430.7
3110.4
2979.6
3962.1
3797.8

1912.0

1470.3

1402.4
1071.9
2239.0
1814.7
880.8
797.2
922.2

840.5

1342.8
1091.5
3792.6
3105.7
3387.6
2933.0
2986.2
2920.7
3845.8
3728.6

2118.2

1898.9
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Tablo 4.45: Maksiller siniis hasta 12 i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlar

(cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT - _ - - -
oncelikleriyle
PTV 56 IMAT ] ) ) ] ]
oncelikleriyle
IMRT 6263.7 6258.7 6208.5 6392.8 6421.0
PTV 60 oncelikleriyle
IMAT 6215.9 6210.1 6166.0 6473.9 6443.1
oncelikleriyle
i 111\'41(11“' 1 7136.2 7134.4 7043.0 7308.6 7239.5
PTV 70 oncelikleriyle
IMAT 7178.9 7121.9 7388.2 7838.2
o 7193.8
oncelikleriyle
Tablo 4.46: Maksiller siniis hasta 12 i¢in yliksek doz hacimleri
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
. IMRT. 4.65 4.04 0.26 31.34 24.52
Vios (em®) oncelikleriyle
o et IMAT
o e 3.88 0.81 0.39 44.09 40.83
oncelikleriyle
. IMRT. 0.04 0.02 0 18.76 11.70
Vior (em’) oncelikleriyle
107 IMAT
o 0.85 0 0 23.05 15.11
oncelikleriyle
. IMRT 0 0 0 3.64 0.81
Vi (em?) oncelikleriyle
1o IMAT
o e 0.49 0 0 1.80 0.44
oncelikleriyle
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Tablo 4.47: Maksiller siniis hasta 12 i¢in seri kritik organlarin aldigr maksimum doz

degerleri (cGy)
5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
o IMRT 3762.3 3547.1 37774 3301.7 3393.6
Optik sinir oncelikleriyle
(sag) IMAT 3855.6 4196.1 4028.4 3292.9 3133.5
oncelikleriyle
o IMRT 6466.4 6582.4 6455.9 6392.8 6511.7
Optik sinir oncelikleriyle
(sol) IMAT 7105.6 7136.4 7295.6 7091.3 7387.5
oncelikleriyle
IMRT 51822 4996.7 5008.7 5259.2 5597.9
. oncelikleriyle
Kiazma
IMAT 5926.5 5754.4 5746.3 5842.9 6058.8
oncelikleriyle
IMRT 4311.8 4461.8 4687.8 3460.5 4276.9
Beyin sap1 oncelikleriyle
IMAT 4557.3 4581.6 47743 4247.6 4504.7
oncelikleriyle
IMRT 3205.4 3748.9 3752.0 3211.6 2979.2
Spinal kord oncelikleriyle
IMAT 3493.6 3799.8 3914.7 2840.8 3132.1
oncelikleriyle
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Tablo 4.48: Maksiller siniis hasta 12 i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerleri (cGy)

5 alan

7 alan

9 alan

1 ark

2 ark

Goz (sag)

G0z (sol)

Lens (sag)

Lens (sol)

Koklea (sag)

Koklea (sol)

Parotis (sag)

Parotis (sol)

Oral kavite

Mandibula

Konstruktor
kas

Larenks

IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle
IMRT
oncelikleriyle
IMAT
oncelikleriyle

1996.2
2391.8
2499.8
2694.7
1226.7
1473.3
1524.5

1175.8

936.7
1090.0
4210.5
4281.4
3213.8
33227
29133
2956.8

1698.0
2190.1
22484
2899.7
1061.5
1410.3
1382.1

1265.5

898.3
1006.6
4217.2
43314
3061.8
3292.6
3036.4

3136.2

1708.0
2028.9
2290.7
2965.2
1065.1
1183.9
1408.3

1371.3

899.2
974.6
4137.8
4391.2
3050.6
3312.7
2898.4
3039.7

2136.5
2091.4
2047.5
2641.4
1625.4
1639.9
1291.3
1075.7

1010.7
925.2
4985.9
4895.0
3733.1
2925.7
2891.2
2919.4

1896.9
2105.1
2845.5
3360.1
1429.0
1634.8
1921.6

1680.7

1017.7
998.1
4960.6
4894.1
3684.9
3212.3
3177.2

3086.5
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12 hastada belirlenmis organlarin aldigi maksimum ve ortalama doz
degerlerinin ortalamalarina bakildiginda ise elde edilen veriler asagidaki tablolarda

verilmistir.

Tablo 4.49: 12 Tiim hastalar i¢in hedef organlarin aldig1 ortalama dozlarin ortalamasi
(cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark

IMRT
oncelikleriyle 09285 58514 58566 60372 59324

PTV 56 e
oncelikleriyle 98732 58222 58232 60499 59340
6nc§:ll\i/lkl§f};iyle 64434 64056 63720 65734 64849

PTV 60 o
sncelikleriyle 03711 63333 63304 65076 64275
ancgl\fklfriyle 69533 68038 67827 71697 69884

PTV 64 S
onceliklerile 07860 67038 67268 69350 68453
6nc£1\i/lkl§f};iyle 7260,1 72195 71997 74043 73265

PTV 70 e
snccliklerigle 72719 72295 72091 74288 74054

Tablo 4.50: Tiim hastalar i¢in yiliksek doz hacimlerinin ortalamasi

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
. IMRT. 83,36 69,19 71,61 133,94 103,89
Vios (em®) oncelikleriyle
1os (CTY IMAT
. . . 74,53 52,00 54,20 86,73 76,47
oncelikleriyle
_ IMRT 52,11 4598 4768 103,10 7385
Vo7 (cm?) oncelikleriyle
107 IMAT
. . . 43,79 27,63 35,04 51,09 41,73
oncelikleriyle
_IMRT 35,95 35,45 36,47 66,12 4147
V10 (cm) oncelikleriyle
1o IMAT
oncelikleriyle 30,38 0,23 11,47 14,77 5,69
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Tablo 4.51: Tiim hastalar i¢in seri kritik organlarin aldig1 maksimum doz
degerlerinin ortalamasi (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
Optik sinir oncclidlariyle 21310 20923 20496 19317 19789
(sag) _ IMAT 21275 21600 20826 19708 18746
oncelikleriyle
IMRT
Optik sinir oncclierigle 27728 27469 26959 26502 27144
(sol) _IMAT 2888,9 28373  2830,7 27249 28358
oncelikleriyle
IMRT
o 2697,7 26052 2616, 24559 25343
Kiazma oncelikleriyle
IMAT
_IMAT 28573 27602 27682 26094 26512
oncelikleriyle
_ IMRT 3883,8 37939 39339 41188 41281
. oncelikleriyle
Beyin sap1 IMAT
_ IMAT 40295 39166  4022,1 43477 42064
oncelikleriyle
. _IMRT 39937 40764 40440 43449 4140,
Spinal kord oncelikleriyle
_IMAT 40882 40846 41262 44869 42634
oncelikleriyle

117



Tablo 4.52: Tiim hastalar i¢in paralel kritik organlarin aldig1 ortalama doz
degerlerinin ortalamasi (cGy)

5 alan 7 alan 9 alan 1 ark 2 ark
IMRT
Goz(sag) ~ Oncelikleriyle  O0>0 5792 5727 5897 5996
6ncgl\i4k/?e’1;iyle 646.5 637,1 003,0 5854 596,0
IMRT
Goz(sol)  Oncelikleriyle 0496 62826691 630.2 7525
ancgfﬁ;yle 664.5 697.5 7157 670.8 7453
IMRT
Lens (sag)  oneclikleriyle  i04 32865476 60L 577,1
ncal o 635,3 641,2 572,0 608.8 592,9
oncelikleriyle
IMRT
Lens (sol) oncelikleriyle 5837 552,7 600,2 498,0 6114
6nc£l;;[k/?;iyle 527,0 530,0 573.5 458,4 547,0
Koklea (sag) 6nc§:ll\i/lkl§f};iyle 33892 34972 35733 26645 31090
oklea (sag
ancg\fﬁ;yle 3350,7 35372 34446 27889 31524
Koklea (sol) 6nc£1\i/lkllze1;iyle 3961.9 36474 3843,0 3834,1 3359,3
oKlea (So
6nc£1\i/lkﬁiy1e 38055 34458  3609,1 38993 33672
IMRT
Parotis (sag)  oncelikleriyle 22127 21623 2230, 2876,1 27758
sohoie 2268 22956 23880 29505 28194
Parotis (sol) 6ncg\§fﬁy]e 2488,5 24529 24828 31756 30311
arotis (So
6nc£1\fk’?;yle 25534 25920 26109 31414 30599
. 6nc£1\;[k1§;£iyle 3770,1 37153 37782 39679 38868
Oral kavite IMAT
oncelikleriyle 50014 37242 38219 38105 38438
IMRT
, snccliklerigle 33184 33669 33960 33940 33843
Mandibula IMAT
oncelikleriyle 00981 34690 34686 33526 33942
IMRT
Konstruktor oncelikleriyle 4280.6 4125,0 4117,0 47247 4546,0
kas boiryle M990 4305 42794 47973 46649
MCE\;{;{;WE 36072 34313 34823 36865 35665
Larenks IMAT
snceliklerigle 30011 35557 35893 38093 3776,9
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4.1 IMRT ve IMAT Onceliklerinin Karsilastiriimasi

4.1.1 IMRT oncelikleriyle olusturulmus 7 Alanh IMRT ve IMAT

oncelikleriyle olusturulmus 7 Alanh IMRT planlarimin karsilastirilmasi

IMRT ve IMAT oncelikleriyle yapilmis 7 alanli IMRT planlarinin ortalama doz
degerleri karsilastirildiginda; PTV 70 disindaki hedefler i¢cin, IMRT o&ncelikleriyle
olusturulmus planlarda ortalama doz degerlerinin ortalamalarmin % 1 daha ytiksek
degerde oldugu goriilmiistiir. PTV 70 icin ise iki farkli 6ncelik degeri ile yapilan

planlar arasinda fark goriilmemistir.

Maksimum doz degerinin dnemli oldugu seri kritik organlar incelendiginde ise;
sag ve sol optik sinir i¢in % 3, kiazma i¢in % 6, beyin sap1 i¢in % 3 farkla IMRT
oncelikleriyle yapilmis 7 alanli IMRT planlar1 ile daha iyi sonug¢ elde edilmistir.

Spinal kord i¢in ise iki deger arasinda fark bulunmamastir.

Ortalama doz degerlerinin dikkate alindigi paralel kritik organlardan, IMAT
oncelikleriyle olusturulan planlardan sag goz i¢in % 9, sol goz i¢in % 10 ve sag lens
icin % 18 daha yiiksek degerler elde edilmistir. Sol lens i¢in fark % 4 olup, IMRT
oncelikleriyle olusturulmus 7 alanli IMRT planlarinin ortalamasindan elde edilen
deger daha yiiksektir. Sol koklea i¢in % 6 farkla IMRT oOncelikleriyle yapilmis
planlardan elde edilen ortalama degerler daha yiiksek bulunmustur. IMAT
oncelikleriyle yapilmis planlardan elde edilen ortalama degerler; sag koklea, sag ve
sol parotis, mandibula, konstruktor kas ve larenks i¢in farklar sirasiyla; % 1, % 6, %
6, % 5, % 3, % 5 ve % 3 daha yiiksektir. Oral kavite i¢in, iki plan arasinda bir fark

goriilmemistir.
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4.1.2 IMAT oncelikleriyle olusturulmus 2 Arkhh IMAT ve IMRT

oncelikleriyle olusturulmus 2 Arkli IMAT planlarinin karsilastirilmasi

Hedef yapilarin ortalama dozlar1 karsilastirildiginda; PTV 56 i¢in IMRT ve
IMAT oncelikleriyle yapilmis 2 arkli IMAT planlari arasinda bir fark goriillmemistir.
PTV 60 ve 64 i¢cin IMRT oncelikleriyle yapilan planlarda sirasiyla % 1 ve % 2 daha
yiiksek ortalama doz degerleri saptanmistir. PTV 70 ic¢in ise IMAT oOncelikleriyle
yapilan planlarda % 1 daha yiiksek ortalama dozlar bulunmustur.

Sag optik sinir i¢cin % 6 farkla IMRT Oncelikleriyle yapilmig plan ile daha
yiiksek maksimum doz ortalamasi hesaplanmistir. Sol optik sinir, kiazma, beyin sap1
ve spinal kord i¢in ise farklar IMAT oOncelikleriyle yapilmis planlardan elde edilen
doz degerleri daha yiiksek olacak sekilde sirasiyla; % 4, % 4, % 2 ve % 3’ tiir.

Paralel kritik organlarin degerleri incelendiginde sag ve sol goz, sol lens igin
IMRT oncelikleriyle olusturulan planda sirastyla % 1, % 1 ve % 12 daha yiiksek
ortalama doz ortalamasi hesaplanmistir. Sag lens, sag koklea, sag ve sol parotis,
konstruktor kas ve larenks i¢in farklar IMRT oncelikleriyle yapilan plan i¢in daha iyi
yonde ve sirasiyla; % 3, % 1, % 2, % 1, % 3 ve % 6 kadardir. Sol koklea ve

mandibula i¢in iki plan arasinda fark yoktur.

4.2 5-7-9 Alanh IMRT Planlarinin Kendi Arasinda Karsilastirilmasi

IMRT oncelikleriyle olusturulmus {i¢ farkli IMRT planinin ortalama PTV doz
degerleri acisindan karsilastirilmast durumunda; PTV 56, PTV 60, PTV 64 ve PTV
70 i¢in en yiiksek ortalamalar 5 alanli IMRT planlarindan elde edilmistir. En diisiik
ortalama doz degerleri ise PTV 56 i¢in 7 alanli IMRT ile; PTV 60, PTV 64 ve PTV
70 i¢in ise 9 alanli IMRT ile elde edilmistir.

Seri kritik organlarda maksimum dozlarin ortalamasina bakildiginda, sag ve sol

optik sinir ve kiazma i¢in en yiiksek maksimum doz ortalamalar1 5 alanli IMRT plani
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ile bulunmustur. Optik sinirler i¢in 9 alanli IMRT planlarindan elde edilen dozlarin
ortalamalar1 daha diisiik degerdedir. Kiazma i¢in ise en diisiik maksimum doz
ortalamasma 7 alanli IMRT planlar ile ulasilmistir. En yiiksek maksimum doz
ortalamalar1 beyin sap1 i¢in 9 alan, spinal kord i¢in 7 alanli IMRT plam ile
hesaplanmistir. Beyin sap1 i¢in en diisiik ortalama maksimum doz 7 alanli, spinal

kord icin ise 5 alanlt IMRT planlarindan elde edilmistir.

Sag gbz icin en yiiksek deger ise 5 alanli, en diisiik deger ise 9 alanli IMRT
planlarindan elde edilmistir. Sol gdz, sag ve sol lensler i¢in en yiiksek degerler 9
alanli, en diisiik degerler ise 7 alanli IMRT planlarindan elde edilmistir. Sag koklea,
sag parotis, oral kavite ve mandibula i¢in en yiiksek ortalama maksimum doz
degerleri 9 alanli IMRT planlart ile sol koklea, sol parotis, konstruktor kas ve larenks
icin en yliksek degerler ise 5 alanli IMRT planlar ile elde edilmistir. Sag koklea ve
mandibula i¢in en diislik degerler 5 alanli IMRT; sol koklea, sag ve sol parotis, oral
kavite ve larenks icin diisiik doz degerleri 7 alanli IMRT plani ile elde edilirken,
konstruktor kas icin diisiik doz degeri 9 alanli IMRT plani ile saglanmistir.

Yiiksek doz degerlerine en az 7 alanli IMRT planlarinda rastlanmistir. En

dengeli doz dagilim1 7 alanli planlarla elde edilmistir.

4.3 1 ve 2 Arklhi IMAT Planlarimin Kendi Arasinda Karsilastirilmasi

Hedef yapilarin tiimiinde, 1 arklit IMAT planlar ile ortalama dozlarin daha
yiiksek oldugu gézlenmistir. PTV 56, 60 ve 64 i¢in farklar sirasiyla; % 2, % 1, %1°
dir. PTV 70 i¢in fark yoktur.

Sag optik sinir, beyin sapt ve spinal kord i¢in sirastyla % 5, % 3 ve % 5’°lik
farklarla 1 ark ile daha yiiksek maksimum doz ortalamalar1 elde edilmistir. Sol optik

sinir i¢cin % 4 ve kiazma i¢in % 2 farkla yiiksek dozlar 2 arkli IMAT planlarindadir.

Sag ve sol gozler, sol lens, sag koklea, oral kavite ve mandibula i¢in 2 arkl

IMAT planlart ile sirasiyla; % 2, % 10, % 16, %12, %1 ve % 1 daha yiiksek ortalama
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maksimum doz sonuglara ulasilmistir. Sag lens, sol koklea, sag ve sol parotis
konstruktor kas ve larenks igin elde edilen ortalama maksimum dozlar ise 1 arkli
IMAT planlan ile sirasiyla; % 3, % 16, % 5, % 3, % 3 ve % 1 daha yiiksek
degerdedir.

4.4 7 Alanli IMRT ve 2 Arkli IMAT Planlarinin Karsilastirilmasi

Calismanin ilk adiminda bulunmus en iyi IMRT plani olan 7 alanli IMRT ile en
iyi IMAT plani olan 2 arkli IMAT plani i¢in, ortalama doz degerleri incelendiginde,
tim PTV' ler i¢in 2 arkli IMAT planlarinda %1-3 kadar daha ytiksek ortalamalar elde

edilmistir.

Sag optik sinir i¢in 7 alanli IMRT planlarindan hesaplanan ortalama maksimum
doz % 12 daha yiiksek degerdedir. Sol optik sinir i¢in % 3, kiazma icin % 2, beyin
sap1 icin % 10 ve spinal kord i¢in % 4 olan farklar 2 arkli IMAT planlarindan daha

yiiksek ortalama maksimum doz degerleri elde edildigini vurgulamaktadir.

Sag ve sol goz, sag lens, sag ve sol parotisler, oral kavite, konstruktor kas ve
larenks i¢in ortalama dozlarin ortalamasi 2 arkli IMAT planlariyla sirasiyla; % 3,
% 16, % 11, % 23, % 20, % 3, % 1, % 12 ve % 9 daha yiiksek degerdedir. Yalnizca
sol lens i¢in; % 1, sag ve sol koklea i¢cin de % 11 ve % 8 farkla 7 alanli IMRT

planlarindan hesaplanan ortalamalar daha yiiksek bulunmusgtur.
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Yapilan planlardan elde edilen MU degerleri agsagidaki tablolarda verilmistir.

Tablo 4.66: IMRT oncelikleriyle olusturulmus planlardan elde edilen MU degerleri

5 Alan 7 Alan 9 Alan 1 Ark 2 Ark
Hasta 1 1159 1280 1528 415 446
Hasta 2 1235 1539 1769 393 396
Hasta 3 1135 1392 1591 421 431
Hasta 4 1147 1140 1471 387 416
Hasta 5 1213 1400 2346 380 405
Hasta 6 1253 1472 1610 370 391
Hasta 7 1224 1354 1505 398 455
Hasta 8 1422 1684 1805 452 482
Hasta 9 651 734 773 338 352
Hasta 10 681 698 785 297 298
Hasta 11 774 780 904 405 388
Hasta 12 911 1177 1174 381 369

Tablo 4.67: IMAT o6ncelikleriyle olusturulmus planlardan elde edilen MU degerleri

5 Alan 7 Alan 9 Alan 1 Ark 2 Ark
Hasta 1 1095 1163 1390 397 408
Hasta 2 1114 1561 1608 401 412
Hasta 3 1109 1346 1474 445 421
Hasta 4 1147 1162 1459 403 433
Hasta 5 1098 1306 1356 380 384
Hasta 6 1148 1293 1404 356 356
Hasta 7 1178 1255 1530 373 442
Hasta 8 1298 1265 1448 462 464
Hasta 9 563 526 677 298 303
Hasta 10 563 623 621 269 10276
Hasta 11 749 796 872 427 391
Hasta 12 902 1005 1276 394 373
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MU degerlerine bakildiginda ise IMRT planlarinda alan sayisiyla orantili olarak
artan degerler goriilmektedir. Oysa IMAT planlarindan elde edilen degerler IMRT
planlarindan elde edilen degerlerin hemen hemen iicte birine yakindir. Ozellikle 2
arkli IMAT planlarinda 1 arkli plana gore belirgin bir MU artis1 olmamasina ragmen

kritik organ dozlar1 ve doz dagiliminda daha iyi sonuglar elde edilmistir
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5 TARTISMA ve SONUC

1. IMAT planlarinda kullanilan 6ncelik degerlerinin IMRT planlarina gore ¢ok
daha biiylik aralikli olmasi gerekmektedir. IMAT optimizasyonu sirasinda elde
edilen oncelik degerleri, IMRT optimizasyonu ile elde edilen dnceliklere gére PTV’
ler i¢in daha yiiksek doz degerleri elde etmekte etkili olurken, kritik organlarda
olusan sicak dozlarin engellenmesinde basarili sonug¢ vermemistir. IMAT
oncelikleriyle yapilmis planlar dozun daha iyi sinirlandirilmasi agisindan basarili
olmustur ancak, yine de her planin kendi oncelik degerleriyle olusturulmasinin ortaya

c¢ikacak sonucu olumlu yonde etkileyecegi diisiiniilmektedir.

2. 5, 7 ve 9 alanli IMRT planlar1 kendi aralarinda karsilastirildiginda 5 alanh
planlarda daha yiiksek doz degerleri goriilmiistiir.
Stieler et al. 7 ve 9 alanli IMRT planlarin1 karsilastirdigi ¢alismasinda (39),

PTV’ lerin aldig1 ortalama doz degerlerini 9 alanli IMRT plani ile yaklasik % 1 kadar
daha yiiksek bulmustur. Parotis ve beyin sap1 i¢in % 1-4 daha yiiksek doz degerleri 7
alanli IMRT plani ile spinal kord i¢in ise 9 alanli IMRT plani ile % 2 daha yiiksek
doz degerleri elde ettigini bildirmistir.

Scorsetti et al’ a gore (40) de alan sayisinin arttirilmasiyla daha iyi doz
dagilimi elde edilmektedir.

Tim bu veriler artan alan sayisinin hedef ve OAR acisindan doz dagilimini

olumlu yonde etkileyecegini gostermektedir.

3. Hedef yapilarin tiimiinde, 2 arkli IMAT planlar1 ile %1-2 daha uygun doz
degerleri, kritik yapilar i¢in de 1 arkli planlara kiyasla % 1-16 daha iyi koruma elde
edilmistir.

Vanetti et al.” un ¢aligmasinda (41) 2 arkli planlarla % 1 oraninda daha iyi
hedef kapsamasi ve kritik organlar acisindan da % 5—-12 daha iyi korumanin 2 arkl

planlar ile saglandigi bildirilmistir.
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Verbakel et al.” un caligmasinda da (28) elde edilen sonuglarla uyumlu bir
sekilde, 2 arkli IMAT planlarinin, yliksek dozlarin engellenmesi ve daha iyi doz
dagilimi elde edilmesinde etkili oldugu goriilmektedir.

Cift arkli planlar hem hedef yapmnin kapsanmasi hem de kritik organ

korunmasi agisindan daha iyi sonuglar vermistir.

4, 7 Alanli IMRT ve 2 arkli planlar karsilastirildiginda, ortalama doz degerleri
acisindan tim PTV' ler i¢in 7 alanli IMRT planlariyla daha iyi sonuglar elde
edilmistir. Verbakel et al. (28) calismasinda benzer sonuglar bulmustur. Stieler et al.
(39) ise en iyi OAR korunmasinin IMRT ile saglandigini, ancak tedavi siiresinin
% 22 kisalmasinin da goz Oniine alinmasiyla en efektif tedavi yonteminin IMAT ile
saglandigini belirtmektedir.

Vanetti et al. (41) ve Wiehle et al. (42) tarafindan yapilmis caligmalar da
benzer sonuglar one stirmektedir.

Kuijper et al. (43) vertebral metastazlar i¢in yaptigr ¢alismada IMAT
planlariyla hedef yap1 doz dagilimlarinin daha konformal oldugunu, tedavi siiresi

acisindan IMRT ve IMAT planlar1 arasinda belirgin fark olmadig: belirtmistir.

5. IMAT planlarindan elde edilen MU degerleri, IMRT planlarindan elde edilen
degerlerin hemen hemen iigte biridir. Ozellikle 2 arkli IMAT planlarinda tek arkl
plana gore belirgin bir MU artis1 olmamasina ragmen kritik organ dozlar1 ve doz
dagiliminda daha 1yi sonuglar elde edilmistir. Sonuglar literatiirle uyumludur.

Verbakel et al. calismasinda (28), IMAT planlarindaki MU sayisinin IMRT’
ye gore %59 daha az oldugunu belirtmistir.

Vanetti et al. (41), Wiehle et al. (42) ve Kuijper et al. (43) da MU degeri ve
tedavi stiresinin kisaligina dikkat cekerek IMAT planlarinin klinik uygulamada

avantajl oldugunu savunmaktadir.

Sonug olarak, bag boyun kanserli hastalarla yapilan ¢alismamizda, hem hedef
yapilar hem de kritik organlar agisindan en iyi doz dagilimlar1 7 alanli IMRT
planlartyla elde edilmistir. Diger taraftan IMAT planlariyla elde edilen doz

dagilimlarinin IMRT teknigine gore daha yliksek olmasina ragmen, tedavi siiresi ve
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MU sayisindaki anlamli azalma goz Oniine alindiginda, secilmis hastalarda IMAT
planlar1 arasinda elde edilen en iyi sonuglar1 veren 2 arkli IMAT planlariin da

kullanilabilecegini gostermektedir.
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