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OZET

Bu ¢alismada, 10 prostat kanserli hastanin dozimetrik verileri kullanilarak IMRT
bazli VMAT teknigi iizerinde ¢alisilmistir. Tedavi planlar1 ECLIPS tedavi planlama
sisteminde, ¢ift ark VMAT teknigi kullanilarak, 10 MV enerjide, FF uygulanan (FF)
planlarda 600 MU/dk doz hiz1 ve FF uygulanmayan (FFF) planlarda 800 MU/dk doz
hiz1 ile Truebeam-STx lineer akselatoriinde planlanmistir. Hedef hacimler PTV1
(prostat), PTV2 (Seminal Vesicle), PTV3 (pelvik lenf nodu) olarak, risk altindaki
organlar (OAR) ise rektum ve mesane olarak belirlenmistir. Her bir hasta icin FF ve
FFF planlar yapilmistir ve doz dagilimlar: elde edilmistir. Hedef ve OAR maksimum
doz degerleri, PTV1’in homojenite ve konformalitesi ve MU degerleri FF ve FFF
planlar i¢in karsilastirilmistir. Dmax degerleri PTV1, PTV2 ve PTV3 i¢in sirastyla
1.74%, 0.61% ve 0.58% oraninda FFF planlarda yiiksek bulunmustur. Sadece PTV1
icin anlaml1 bir deger vardir (p=0,00). PTV1 i¢in her iki homojenite ve konformalite
degerleri FF planlarda FFF planlara gére Homojenite i¢in; anlamli olarak (p=0.00)
17,6% oraninda, konformalite i¢in, anlamli olmamakla beraber 2.54% oraninda iyi
cikmistir. Maksimum OAR dozlar1t FF planlarda FFF planlara gore rektum igin
anlamli olarak (p=0.039) 1.17% ve mesane i¢in anlamli olmamakla beraber 0.51%
oraninda diisiiktiir. MU degerleri FFF planlarda FF planlara gére 40% oraninda
yiikksek bulunmustur (p=0.00). Sonu¢ olarak, FF uygulanan planlarda daha iyi
konformalite, homojenite ve riskli organ korunumu saglanirken, FFF planlarda daha

yiiksek MU degerleri bulunmustur.

Anahtar Kelimeler: FF, FFF, VMAT, Truebeam, Prostat



ABSTRACT

The Effect of FFF for Patients Receiving Pelvic Radiotheraphy Using
Vomumetric Modulated Arc Therapy (VMAT) Tecnique. In this study,
dosimetric data of 10 patients with prostate cancer receiving radiotherapy using
intensity modulated radiation theraphy (IMRT) as Volumetric modulated arc therapy
(VMAT) technique were studied. Treatment plans were created in ECLIPS treatment
planning system (TPS) using 2 arcs VMAT, 10MV energy, 600MU/second dose
rates for FF plans and 800MU/second dose rates for FFF plans, inTruebeam-STx
linac. Target volumes were PTV1 (prostate), PTV2 (Seminal Vesicle) and PTV3
(pelvic Lymph node) and rectum and bladder were accepted as organ at risk (OAR).
For each patient, 2 different plans as used FF and not used FF (FFF) were made and
dose distributions were obtained. Maximum dose within targets and OAR, dose
homogeneity and conformality for PTV1 target, used MU values for FF and FFF
plans were compared. Dmax values were found higher in FFF plans than FF plans,
1.74%, 0.61% and 0.58% for PTV1, PTV2 and PTV3 respectively. Difference was
significant for PTV1 (p=0,00) only. Both homogeneity and conformality for PTV1
were more successful in FF in comparison to FFF; difference was significant and
17.6% for homogeneity (p=0,00) and 2.54% for conformality (not significant). Max
OAR doses were less FF than FFF, difference was 1.17% for rectum and 0.51% for
bladder; difference was significant for rectum (p=0,039) while not significant for
bladder. MU values 40% higher for FFF than FF (p=0,00). In conclusion, better
conformality, homogeneity and OAR protection were achieved for FF plans in

comparison to FFF plans while higher MU required for FFF plans.

Keywords: FF, FFF, VMAT, Truebeam, Prostate



1. GIRIS VE AMAC

Prostat kanseri erkeklerde en sik goriilen kanserdir. Standart tedavide
Radyoterapi, lokal ve lokal ileri evrede uygulanmaktadir. Prostat spesifik antijen
(PSA) taramasinin yaygin olarak kullanilmasi, ve ultrason esliginde yapilan biyopsi
tekniginin gelismesi sayesinde ge¢mise gore erken evrede tani konulabilmektedir
(37). RT ve cerrahi uygulanarak lokal- lokal ileri evredeki hastalik yiiksek oranda
kontrol edilebilmektedir (3).

Radyoterapi, ¢ok uzun yillardir kanser tedavisinde kullanilan yontemlerden
biridir ve kanser hiicrelerinin  iyonlastirici radyasyonla yok edilmesi veya
cogalmasinin durdurulmasi temeline dayanir. Radyoterapi hedef doku ve tlimor
komsulugunda bulunan normal dokular1 da etkiler ve hasar olusturulabilir. Bu
nedenle Modern radyoterapi uygulamalarinda tiimorii kontrol edecek dozda
radyasyon uygularken ¢evresindeki riskli organlarin ve saglikli dokularin miimkiin

olan en az dozu almas1 amaglanir.

Son yillarda radyoterapideki gelismeler sonucu konvansiyonel radyoterapi
yerini Yogunluk Ayarli Radyoterapi (IMRT) ve Voliimetrik Ark Terapi (VMAT)
tekniklerine birakmistir. Bu teknikler hedef bolgede daha 1yi konformalite sagladig:
gibi riskli organlarin da alabilecegi en az dozu almasina olanak saglamaktadir. IMRT
ve VMAT teknikleri ile uniform olmayan 1sin demetleri kullanilarak uygulanan
degisik yogunluklarda diizenlenmis radyoterapi alanlar1 veya ark bazli sabit
kontrol noktalar1 ile hedef hacim i¢inde istenildigi sekilde doz dagilimi elde
edilebilir. Degisik yogunluktaki bir¢ok sayida 1s1n kombinasyonu, daha yiiksek
timdr kontrolii, daha diisiik normal doku yan etkisi olusturacak sekilde optimize

edilebilmektedir.

Bu calismada prostat kanserli hastalara, Voliimetrik Ark tedavisi (VMAT),
diizlestirilmis ve diizlestirilmemis 151n demetleri uygulanarak hedef yapilarda elde

edilen doz dagilimlar1 ve kritik organlarin aldiklar1 doz degerleri incelenmistir.



2. GENEL BILGILER

2.1. Prostat Kanserinin Epidemiyolojisi

Prostat, lifli, glandiiler ve kas elemanlarindan olusan oval sekilli yapidir (Sekil
2.1). Prostat ince, fibroz yapisik bir kapsiil i¢inde yer alir. Rektum, mesane, dorsal ve
periprostatik vendz kompleksleri, pelvik yanak kaslari, pelvik pleksus ve kavernoz
sinirleri komsulugunda pelviste yer almaktadir. Seminal vezikiiller, prostatin

posteriorunda bulunmaktadir. Prostat, rektumdan Denonvilliers' fasiya ile ayrilir (1).

Anterior fibromiskiiler
stroma

Ic obtiratér

- Transizvonel
zon
TCretra
— Santral zon
Deriferik 2ofl ey
N Seminal
vezikiil

/
Puborektal —

kas
) ‘ C ——Iskiyorckal
Rektum

fossa

Sekil 2.1 : Prostatin anotomisi



2.1.1. Prostat kanserinin morbidite ve mortalitesi

Prostat kanseri , erkeklerde en sik tam1 konulan kanserdir ve kansere bagl
Olimlerde, akciger kanserinden sonra ikinci sirayl almaktadir. Prostat kanserinin
yaklasik %95’inde tan1 45 ile 89 yaslar (ortalama; 72 yas) arasinda konulmaktadir.
Prostat kanseri insidansi yasla birlikte artmaktadir. Erkeklerde 39 yasin altinda
prostat kanseri gelisme oran1 1/10.000 iken, 40 ile 59 yaslar1 arasinda bu oran 1/103,
60 ile 79 yagslar1 aras1 ise 1/8°dir. Otopsi ¢alismalarinda yas1 50’nin iizerinde olan
erkeklerin yaklasik %30’unda , yasi 80’in {izerinde olan erkeklerin %60-70’inde
prostat kanseri tespit edilirken, yasam boyunca erkeklerin %10’unda klinik olarak
prostat kanseri gelismektedir (2). Prostat kanseri olusumunda etken olan risk

faktorleri kalitim ,1rk, yas ve kimyasal maddeler olarak siralandirilabilir.

2.2. Prostat Kanserinde Evreleme

Prostat kanseri TNM evreleme sistemi kullanilarak smiflandirilir. TNM

siiflandirilmasi agagidaki gibidir (3).
Primer tiimor (T)
TX Primer tim0r tespit edilemez
TO Primer tiimor bulgusu yok

T1 Palpasyonla ya da goriintiileme yontemleri ile klinik olarak belirgin olmayan

tumor.

T1a Histolojik incelemede ¢ikarilan dokunun %35 veya daha azinda tiimor

T1b Histolojik incelemede ¢ikarilan dokunun %35 veya daha fazlasinda timor
Tlc Yiikselmis PSA gibi nedenlerle yapilan igne biopsilerinde saptanan timor
T2 Prostat i¢cinde sinirli timor

T2a Bir lobun yarisin1 veya daha azin1 tutan tiimor

T2b Bir lobun yarisindan fazlasini tutan fakat iki lobu tutmayan timor

T2c Her iki lobu tutan tiimor

T3 Prostat kapsiilii boyunca yayilan timor



T3a Eksrakapsiiler yayilim (tek ya da iki taraflr)
T3b Seminal vezikiillere yayilan timor

T4 Tiimor, Seminal vezikiiller disindaki komsu yapilara da fikse olmus veya
yayllmistir; Mesane boynu, external sifinkter, rektum, levator kaslar, ve/veya

pelvik duvar.

Bolgesel Lenf Nodlar:1 (N)

NX Bolgesel lenf nodu degerlendirilemez
NO Bolgesel lenf nodu metastazi yok

N1 Bolgesel lenf nodunda metastaz.
Uzak Metastazlar (M)

MX Uzak metastazlar degerlendirilemez
MO Uzak metastaz yok

M1 Uzak metastaz var

M1la Bolgesel olmayan lenf nodlarina metastaz
M1b Kemik metastazi

MIlc Baska yerlere metastaz

2.3. Prostat Kanserinde Radyoterapi

Radyoterapinin (RT) amaci; cevredeki saglam dokuya en az zararla, dikkatlice
Olclilmiis radyasyon dozunun, belirlenmis tiimor voliimiine verilmesidir.Bu sayede
en az morbidite,yiiksek hayat kalitesi, uzun sag kalim siiresi saglanmasi, agr1 gibi
kansere bagli pek ¢ok olgunun Onlenmesi ve organ fonksiyonlarinin korunmasi

saglanir(3).

Prostat kanseri 1sinlamasi, eksternal radyoterapi ve brakiterapi olarak iki alt
guruba ayrilir. Eksternal radyoterapi de lineer hizlandiricilardan elde edilen ytiksek
enerjili radyasyon demetleri (6-25MV) kullanilir. Eksternal tedavide 1sinlar,

disaridan  verildigi i¢in, saglam dokular da radyoterapi sahasi iginde



kalmaktadir(5). Prostat kanserinin eksternal radyoterapisinde farkli teknikler
kullanilmaktadir. 1980’lerin sonlarinda kullanilmaya baglanan {i¢ boyutlu konformal
radyoterapi (3B-KRT) tiimorde olabilen en hassas ve yiiksek, buna karsilik timdre
komsu organlarda en diisiik dozun elde edilmesini saglayan ve iki boyutlu (2B)
tedavi planlamalarinin eksikliklerini ortadan kaldiran, bilgisayar destekli modern bir
radyoterapi teknolojisidir. Radyoterapideki son gelismelerden biri de yogunluk ayarli
radyoterapidir (IMRT). IMRT isinlart “beamlets” olarak adlandirilan minik alt
birimlere ayirarak “uniform” olmayan yogunluklarda kullanir. Degisik yogunluktaki
on binlerce 151n kombinasyonu, bilgisayar yardimiyla daha yiiksek tiimor kontrolii,
daha diisiik normal doku yan etkisi olusturacak sekilde diizenlenebilir. Tiim bu
ozellikler goz oOniine alindiginda, uzun sag kalim saglanan hasta gruplarinda
IMRT’nin tiimér kontroliinii artirirken tedaviye bagli yan etkilerin en aza
indirgenmesi ac¢isindan Onemi ve buna baglh olarak yasam kalitesine katkisi
kendiliginden ortaya ¢ikmaktadir(4). Bununla beraber yogunluk ayarli ark terapi
(VMAT), IMRT tedavisinin gelistirilmesi sonucu ortaya ¢ikan bir baska eksternal
radyoterapi tedavi teknigidir. VMAT tekniginde gantri, hasta etrafinda tekli yada
coklu olarak ark acilari ile siirekli hareket halindedir. VMAT teknigi ile tlimor
hiicresinde daha homojen doz sarimi ve riskli organlarin korunumu daha 1yi sekilde
saglanmaktadir. Prostat kanserinde brakiterapi ise, doku i¢ine kalict veya gecici
olarak radyoaktif kaynaklarin yerlestirilmesi ile uygulanir. 20. Yiizyilin basinda ilk
radyoaktif kaynaklarin  bulunmasindan itibaren  brakiterapi uygulamalar
baslamistir.Prostat i¢cine yerlestirilen radyoaktif cekirdek¢ik yavas yavas
radyoaktivite yayar ve yaklasik Smm’lik alan bu radyasyondan etkilenir(6).

2.4. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (IMRT)

IMRT, 1980'li yillarda 3B-KRT gelisiminin bir sonucu olarak, klinik
uygulamada ortaya c¢ikmistir. Teknigin uygulanmasi 1990’1 yillarin baslarinda
Amerika Birlesik Devletleri'nde, Peacock IMRT planlama sistemi ve MIMiC
cihazinin piyasaya siiriilmesi ile gerceklesti. Bunu daha sonra 1990'larin ortalarinda
IMRT tabanli multileaf kolimatér (MLC) takip etti. MLC hareketi ile alan degisimi
saglanabilir ve buna bagli olarak ideal dinamik 1s1n demeti modiilasyonu elde

edilebilir. Farkli IMRT yontemleri mevcuttur (Sekil 2.2).
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Sekil 2.2: IMRT yontemleri

Sabit yonde yada bir veya birden fazla arklar1 dagitilan yonde, bagimsiz
segmentli alanlar1 st {iste koyarak iic boyutlu olarak doz dagilimi tizerindeki
kontrolii  artirmak , IMRT tekniklerinin ortak 6zellikleridir. Yogunluk
modiilasyonu RT planlamasina yeni bir serbestlik seviyesi ekler ve kompleks tedavi
durumlarinda konformal doz dagilimlart iiretmek i¢in daha etkili bir ara¢ saglar.
IMRT tedavi basamaklar1 planlama ve uygulama olmak {izere iki basamakta

incelenebilir(9).
Planlama:
1- Hasta i¢in uygun immobilizasyonu saglamak.
2- Goriintii elde edilmesi. (BT, MRI, PET CT)
3- Hedef hacim ve kritik organlarin belirlenmesi ve ¢izimi.

4- IMRT tedavisini planlamak.



Uygulama:
1- Hasta planinin onaylanmasi.
2- Geometrik dogrulama ( Kalite kontrol ).

3- Tedavinin uygulanmasi.

2.4.1. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (IMRT) Teknikleri
2.4.1.1. Sabit Gantri ile IMRT

3B-KRT oldugu gibi sabit gantri alanlar1 bulunmaktadir. MLC yaprak
hareketlerine ve dozun yogunluguna bagli olarak planlama sistemi step-and-shoot ve

dinamik mod olmak iizere iki ayr1 kola ayrilir(9).

Step and shoot veya diger adiyla ¢oklu statik alan IMRT teknigi ilk kez 1994°de
Bortfeld ve ark. tarafindan 6ne siiriilmiis olup, bu teknikte tedavide kullanilan her bir
alan uniform demet siddetine sahip kiiclik alt alanlardan olusur. Alt alanlar veya
diger adiyla segmentler ¢cok yaprakli kolimatdr (MLC) ile sekillendirilir ve herhangi
bir operatdr yardimi olmaksizin iist {iste gelerek, sonucta uniform olmayan siddete
sahip bir demet olustururlar. Statik alan IMRT tekniginde tedavi planlama sisteminde
(TPS) onceden belirlenen sabit lif pozisyonlarinda 1sinlama yapilir. Liflerin hareketi
sirasinda ise 1sinlama yapilmaz. Temel prensip olarak Statik MLC teknigi (sekil

2.3)’de gosterilmistir.

Dinamik MLC tekniginde ise lifler 1isinlama siiresince farkli hizlarda ardisik
olarak hareket ederler. Her bir lif ¢ifti bir boyutlu ayarlamay1 tanimlamakta olup bu
bir boyutlu ayarlama lif ¢iftleri arasinda farklilik gosterebilir. Bununla birlikte
kavram olarak tiim lif ciftleri birlikte hareket ederek iki boyutlu siddet ayarlamasi
yaratirlar ve bu sekilde siddeti degistirilmis demeti olusur. Bu teknikte lifler arasi
aciklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak sekilde kullanilan algoritma
tarafindan ayarlanir(10). Dinamik modda ise MLC hareketi ve 1sinlama es zamanlh
olarak  yapilir. Dinamik MLC tekniginin temel prensibi (sekil 2.4)’te

gosterilmektedir



Sekil 2.3: Statik MLC Teknigi

Sekil 2.4: Dinamik MLC Teknigi

2.4.1.2. Ark Tabanh IMRT

Ark tabali tedavi modunun RT’de uzun bir ge¢misi vardir. Bu yontemin
uygulandigr ilk yillarda Takahashi ark olarak adlandirilmistir. Silindirik koni ya
da mikro-MLC tabanli stereotaktik radyo cerrahi genellikle normal beyin
dokusunun doz asimini engellemek ve radyasyon dozunu beynin farkli
bolgelerine yaymak icin ark teknigini kullanir. Konformal ark tedavisi basit bir
hedef icin miikkemmel bir doz konformasyonu iiretebilir. Ancak hedef hacimleri ideal
yuvarlak veya elips seklinden 6nemli derecede sapma gosterebilirler. Bu durumda,
ilk Yu tarafindan Onerilen ark tabanli VMAT tedavisi, yogunluk modiilasyonu ile
ideal sekilli  (yuvarlak veya elips)olmayan hedef hacimler i¢in konformal doz

dagilim1 saglayabilmek i¢in uygun bir secenek saglar(9).

2.4.2. Tedavi Planlamasi

TPS’de tedavi planlamalar1 ileri (forward) veya ters (inverse) planlama

yontemleri ile yapilir.

10



2.4.2.1. ileri (Forward) Planlama Teknigi

Ileri planlama tekniginde radyasyon enerjileri segilir ve istenilen doz dagilimini
elde edebilmek icin deneme yanilma yolu ile optimize edilir. RT planlamasinda iki
onemli amag¢ vardir: doz konformalitesini ve hedef icindeki doz homojenitesini
saglamak. Hedef hacim i¢inde uniform doz dagilimi elde etmek i¢in, hedef
hacimdeki kontur diizensizliklerini dikkate almak gerekmektedir. Fiziksel veya
dinamik kamalar bu kontur diizensizliklerini telafi etmek icin kullanilir. Hedef
icindeki soguk bolgeleri artirmak veya sicak bolgeleri azaltmak igin MLC’ler ile
sekillendirilmis alt alanlar kullanilabilir (11). Bu tip vakalar sadece tanjansiyel
1sinlanmis meme tedavileri sinirli degildir ama diizensiz konturu nedeniyle ileri
planlama i¢in iyi bir Ornektir. Meme planlamalarin ¢ogunda standart karsilikli
tanjansiyel alanlar kullanilir. Fakat ¢cogu zaman bu yaklasimi kullanmak hedef i¢inde
uniform doz dagilimi elde etmekte sorun c¢ikabilir. Bu sorunu agmak igin her
iki tanjansiyel alan yonlinden sicak bolgeleri azaltmak igin alt alanlar
eklenebilir. Alt alanlar MLC yardimiyla sekillendirilerek sicak bolgeler kapatilir.

Bu alt alanlarin agirliklari kullanici tarafindan belirlenir.

2.4.2.2. Ters (Inverse) Planlama Teknigi

Bu planlamada dozimetrik ve klinik hedefler planlama sistemine Onceden
yiiklenir ve sistem istenen hedeflere en uygun olan doz dagilimina ulasan planlamay1
sunar. Ters tedavi planlamasi, hedeflenen doz dagilimi1 ve klinik ama¢ g6z Oniinde
tutularak yapilir ve cihaz parametreleri planlama sistemi tarafindan belirlenir. Ancak
birgok demet konfiglirasyonu yardimi gerekebilir (demet sayis1 ve alan biiytikligii)

(9). IMRT tedavisinde ters planlama teknigi kullanilmaktadir.
2.5. Yogunluk Ayarh Ark Terapi

Geleneksel 3B-KRT ‘ye gore IMRT nin iki 6nemli dezavantaji1 tedavi siiresinin
ve MU’nun artmasidir. Bu iki dezavantaj sonucu maliyet cogalmistir, verim
diismiistiir, sizinti radyasyon ve ikincil kanser riski artmistir(12,13). Bu sorunlar
sonucunda donme tabanli bir IMRT sistemi olan yogunluk ayarl ark terapi (VMAT)
gelistirilmistir. Bu teknik Karl Otto tarafindan 2008 yilinda yayimlanmistir (14), ama
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baslangict geleneksel yogunluk ayarli radyoterapi tekniklerine dayanir. Yogunluk
ayarlt ark terapinin erken gelisimi 1995 yilinda da Cedric YU tarafindan
yayimlanmistir(15). Bu teknikte siirekli tekrarlanan arklara, sliding window tipi

IMRT uygulanmasi 6nerilmistir.

IMAT bazl ileri gelismeler su ana kadar yapilmisti(16) fakat yaygin klinik
uygulama, bazi sinirlayict faktdrler nedeniyle seyrek olarak gerceklesmistir.
Oncelikle, tedavinin sabit portal rotasyonu boyunca iletilebilmesi icin MLC yaprak
konumundaki degisiklikler, ardisik portal pozisyonlari arasinda sinirlandirilmalidir .
Bu durum iist iiste arklarin kullanmilmasi ile asilmisti (15,17,18). ikinci olarak,
dinamik tedavinin ters optimizasyonu, portal agilart ve 1sin agikliklarinin kaba bir
orneklemesi boyunca simule edilmistir, genellikle planlanan ve iletilen tedavi

arasinda kabul edilemeyen dozimetrik farkliliklarla sonug¢lanmistir(15,18).

YU tarafindan agiklanan orjinal kavramlarin {izerine insa ettigi son ¢aligmasinda
Otto; Dinamik gantri ve dinamik MLC’lerin iizerine doz hizin1 ve gantri i¢in agisal
hiz kavramini tanimladi(15). Bu ilk calisma ayrica, bu komplike plam1 ve tedavi
iletimini saglamak ve VMAT’ e ait {stteki sinirlamalarin iistesinden gelmek icin
kullanilan verimli ters planlama algoritmasina ait matematiksel temel bilgiyi de ana
hatlariyla belirtmektedir. Bu algoritma, MLC siralamasi tarafindan izlenen daha
geleneksel olan 1s1n  akiciligmmin ters optimazyonundan daha ¢ok , Onceden
yayinlanmis olan dogrudan diyafram optimizasyonuna dayanir(17). Bu diyafram
(a¢iklik) bazli algoritma, MLC konumun ve monitor birim agirhigini degistirir, sonra

degisimi bir kuadratik maliyet fonksiyonu ve doz hacmi kisitlamalartyla dlger(15).

VMAT igin devrim niteligindeki adim dinamik arklarin ardarda kullanilmasidir.
Ik olarak esit nokta aralikli baslangic ve bitis noktalar1 belirlenmistir. Ve daha sonra
daha fazla kontrol noktalar1 belirlenmistir (Sekil 2.5). Belli miktardaki
tekrarlamalardan sonra (MLC ve/ya da Monitor Unit (MU) agirlik degisiklikleri) var
olan her nokta arasina ileri kontrol noktalar1 eklenir(Sekil 2.5.b-c). Bu yeni noktalara
ait MLC konumlart ve MU agirliklart komsu noktalarindan ara degerler ile
hesaplanir. Bu siire¢ son arka kadar devam eder ve yeniden baslar (sekil 2.5.d). Arki
bu sekilde 6rneklemek, optimize edecek kisinin, tam dinamik arka ait dogru tedaviyi

vererek, pratik bir zaman dilimi i¢inde en uygun c¢oziime dogru yakinlasmasin
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saglar. Sonuclara baktigimizda yogunluk ayarli ark terapinin IMRT tedavisine gore
daha iyi konformalite, homojenite ve riskli organ korunumu sagladigini goriiyoruz
(Sekil 2.5 ).Aynm1 zamanda bu iki teknigi 3B-KRT ile de kiyasladigimizda, daha iyi
riskli organ korunumu elde ettigimizi goriiyoruz. Ayrica VMAT teknigini IMRT ile
kiyasladigimizda %40 oraninda MU’da azalma ve tedavi siiresi kisalmasi gibi

avantajlar1 vardir(15).

Initial Arc Samples

1 New Sample

Sekil 2.5: VMAT kontrol noktas1 6rneklemesi

2.5.1. VMAT optimizasyonu

IMRT ve VMAT planlamasinin klasik yaklagimi MLC lif siralama adimini
takiben aki haritalarinin optimizasyonundan olusur. Alternatif bir yaklasim da hedef
ve sagliklt doku yapisinin Boolean operasyonu olan bir BEV (i1s1n goziinden bakis)
aciklig1 sekil serisini yeniden tanimlamaktir. Her BEV acikliginin MU (Monitor
Unit) ’su bir doz-hacim maliyet fonksiyonuna dayali olarak optimize edilir. Bu iki
yaklasim da VMAT a uygulanmaktadir. Son zamanlarda, pek ¢ok arastirmaci statik
IMRT ve IMAT igin, yaprak posizyonlar1 ve kesit agirliklarinin direk
optimizasyonunu Onermektedir. Genellikle bu optimizasyon teknigi seg¢ilmis bir
MLC korumasinda, ya MLC pozisyonlarinin ya da alan i¢in belirlenmis agirligin
optimize edilmesine dayanir. VMAT doz optimizasyonu da MLC yaprak
pozisyonlarim1 ve MU agirliklarin1 optimizasyon parametreleri olarak birlestiren
benzer bir aralik bazli metodu calistinir. ‘Maliyet’” fonksiyonu doz-hacim
sinirlamalaria dayanir ve Bortfeld’in onerdigi formulasyonu kullanarak tanimlanir.
Minimum ve maksimum doz simirlamalari kendi basina hedef ve saglikli doku
yapilar1 i¢in hacmin bir fonksiyonu olarak belirtilmektedir (6rnegin: 67 Gy’ ye
karsilik %95 hacim). Her bir sinirlama igin ilgili bir 6ncelik yada onemlilik degeri

atanir. Maliyet, standart bir kuadratik doz farki fonksiyonunun, ©6nem degeriyle
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carpimini kullanarak her bir kisitlama ic¢in hesaplanir. Toplam maliyet tiim
sinirlamalarin maliyeti toplamidir(29). Optimizasyon penceresi (Sekil 2.6)’da
gosterilmistir.
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Sekil 2.6 : VMAT Optimizasyon penceresi

2.6. Flatening Filter Free (FFF)

Foton 1g1nlar1 gonderen geleneksel medikal lineer hizlandiricilar homojen bir doz
dagilimimi gergeklestirebilmek icin  diizlestirilmis filtreye sahiptir. Radyoterapide
basit hasta setuplar1 (6r: karsilikli paralel alanlar ve box teknigi) icin geleneksel
alanlarin kullanildigt zamanlar bu fikir 6nemliydi. Ancak yeni teknolojilerin
gelismesi  yeni ydntemlerin olusmasina yol agmustir. Or:Yogunluk Ayarh
Radyoterapi (IMRT), yogunluk ayarli ark terapi (VMAT ), tomoterapi. Bu yeni
yontemler direk olarak diiz homojen 151n liretmek zorunda degildir. Son zamanlarda
bircok c¢alisma diizlestirilmemis 1sinlar {izerine odaklanmistir, karakteristik

ozellikleri analiz edilip, olas1 klinik kullanim1 aragtirilmistir.

Flattening filter free (FFF) 1sinlar diizlestirilmemis, ileriye dogru pik yapan
isinlart sunar. Standart Flattening filter (FF) ile diizlestirilmemis FFF 1sinlar

arasindaki fiziksel ve dozimetrik farkliliklar, c¢esitli gruplar tarafindan hem o6lgiim
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yontemleri hem de klinikte kullanilan lineer aksilatorler lizerinde Monte Carlo
simiilasyonlar1 kullanilarak ortaya c¢ikarilmistir. The American Association of
Physicists in Medicine Task Group (AAPM TG) 142’de tanimlanan
standartlastirilmis ve konsodile edilmis 1s1n parametreleri giiniimiizde diiz foton (FF)
isinlarinm ( Or: diizliik, simetri ve yar1 gdlge ) kalite giivencesini saglamak icin
kullanilir. Bu parametreler direk olarak yeni FFF 1sinlari i¢in kullanigh degildir. Bu
yiizden hem standart FF 1sinlar1 hem de FFF 1sinlan i¢in kullanilabilecek yeni
parametreler bulma ihtiyaci ortaya ¢ikmistir. Homojen olmayan 1sinlar ve yiiksek doz
hiz1 tarafindan gereksinim duyulan spesifik Onerileri belirlemek amaciyla, tiim
fiziksel ve dozimetrik yonlerine iliskin Truebeam cihazinin ilk kullanicilarin bir
anket diizenlenmistir ve bu anketteki cevaplar baz1 yeni kalite glivence parametre

tanimlarini belirlemekte yardimeir olmustur (8).

Flattening filter’lerin kullanimi diiz profilleri olusturmus ve sadece el
hesaplamalari ile yada minimal tedavi hesaplamalar1 ile hastalarin tedavi edilmesini
saglamistir. Ancak stereotaktik radyocerrahideki flattening filter free ve IMRT
tekniklerinin kullanimi hakkindaki erken arastirmalarin sonucunda, bu tekniklerin
homojen diizlestirilmis 1ginlara ihtiyag duymadigindan sonuglart olumlu ve umut

vaad edicidir (8).

Geleneksel medikal lineer hizlandiricilarla gonderilen FFF 1sinlariin konik
seklinde diizlestirilmis filtresinin yerine ince folyo konulmustur. Bu folyo iki neden
icin bulunur: (a) giivenlik icin — Hedefte ¢cokme olma durumunda bu folyo elektron
1sininin hastaya ulagsmasini engelleyecektir ve (b) elektron iireterek iyon odasinda
yeterli sinyalin toplanmasini saglar. Ek olarak birincil kolimatérden izocenter’a daha
az elektron kontaminasyonu ulasir. FFF alanlar1 FF 1sinlar ile karsilastirildiginda
oldukca farkli doz profilleri gosterir. Merkez eksende pik yapan profil FFF alanini
ifade eder. FF 151n parametrelerini tanimlamada genis ¢apta kullanilan konseptler,her
iki FFF ve FF modeliteleri i¢cin temel konseptleri gegerli tutarak, FFF 1sinlarina
cevrilmelerine adapte olmak icin modifiye edilebilir. Standart kalite giivence
prosediirleri hala tutuldugundan FFF ile FF arasindaki kalite giivence farklari, lineer
hizlandiricinin mekanik karakteristigi ile ilgili degildir Bu kalite giivence farklar

cogunlukla 151n dozimetresi ile ilgilidir (7).
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2.6.1. DERIN DOZ EGRILERI

FFF 1sinlarinin ortalama enerji diizeyleri FF 1sinlarina gore daha disiiktiir.
HRBACEK ve arkadaslarnin yaptigi ¢alismada 1x1 cm? ve 30x30 cm’ arasindaki
alanlar icin, FFF 1sinlarinin doz maksimum(Dmax)’u, FF 1sinlara gére daha yiizeyde
bulunur ( 6XFFF enerji icin 2mm, 10XFFF enerjisi i¢in 4mm). Artan alan
boyutlarinda Dmax yiizeye yakindir ancak FFF 1smlar i¢cin bu durum daha az
belirgindir; bu nedenle alan boyutu genisledik¢e (40x40 cm?) FFF ile FF arasindaki
Dmax noktas: farkhligi yavas yavas azalir. Yiizey dozu 10x10 cm?” alanlarda %10

artar (30) (tablo 2.1).

Tablo 2.1 : Derin doz egri parametreleri

Dmax (mm) %dd (0,025mm) %dd (Imm) %dd(100mm) TPR20/10

X6 14,3 (0,44) 18,9 (0,4) 473(04) 66,0 (0,4) 0,667 (0,004)
X6FFF 12,1 (0,17) 243 (0,4) 56,1 (04)  63,2(0,2) 0,631 (0,004)
X10 22,3 (0,60) 14,0 (1,0) 323(1,00  73,5(0,5) 0,738 (0,004)
X10FFF 21,0 (1,2) 19,1 (1,6) 43,6 (1,0) 69,1 (1,0) 0,692 (0,012)

2.6.2. PROFILLER

Foton alanlarindaki diizliik ve penumbra gibi referans parametreler belirlenirken,
derinlik 6nemli bir parametredir. Ciinkii doz dagilimi 151 kalitesindeki lateral
degisimlerden etkilenir. Megavoltaj foton 1sinlarinda bu parametrelerin ¢ogu tipik
tedavi derinligine uygun olarak 10cm derinlikte belirlenir. FF 1smlar bu derinlikte
optimize edilir ve s1g derinliklerde maksimum doz derinligi gibi profilleri 6l¢erken
profiller boynuzlar sergilerler, bu durumda 15in diizliikleri yetersiz kalir. FFF 151n
demetleri klasik FF 151n demetlerine gore lateral doz profillerinde farklilik gdsterir.
FFF 1s1n profillerindeki zirve noktasi orta ve genis alan boyutlari i¢in belirgindir ve
15110 enetjisine baghdir. Ornegin; 6 Mega Volt (MV)’daki 4x4 cm? ‘lik bir alan igin,
diizlestirilmis ve diizlestirilmemis 1s1n profilleri cok benzerdir. Enerji ylikseldikce
zirve noktasi daha belirginlesir. Bu durum yiiksek enerjilerde kiiciilen sagilma agilari

ile agiklanabilir. FFF profillerinin zirve noktalarinin biiyiikliigiinii 6l¢mek i¢in heniiz
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bir oneri olmamasina ragmen, maksimum doz ile alan biiytikliiglindeki %80’lik doz
seviyesi oranindan sonuca varilabilir. Duzlestirilmemis 1sinlar i¢in profilin sekli
derinlikle birlikte ¢ok diisiik yiizdeyle degisir. FF ve FFF 1sinlar1 arasindaki bu

farklar yine diizlestirilmis 1sinlardaki eksendis1 yumusatma etkisi ile agiklanabilir.

FFF profilleri merkezi eksende maksimum doz degerine sahiptir ve alan
kenarina dogru kademeli olarak azalir. Bu durum artan alan boyutu ve 1s1n demetleri
ile daha belirginlesir(30). I0XFFF 1s1n demeti i¢in 10x10 alan ve 40x40 alanda profil
tanimlamasi Sekil 2.7 ve Sekil 2.8 ‘de verilmistir (32).

110 ¢
100
90
80
70
60
50
40
30
20
10

50% width

relative dosge (%)

=10 -8 -6 -4 -2 0 2 B 6 8 10

xfy-axes(cm)
Sekil 2.7: 10XFFF 151n demetinin 10x10 alanda profil tanimlamasi

110
100

relative dose (%)

30 p 25% width

xly-axes (cm)

Sekil 2.8: 10XFFF 151n demetinin 40x40 alanda profil tanimlamasi
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2.6.3. PENUMBRA

Foton penumbrasinin tanimi, alan igindeki %20 ve %80 °‘lik doz noktalar
arasindaki doz seviyeleridir. Su fantomunda 10 cm derinlikte enine profil taramasi ile
penumbra Olgiilebilir(25). Ancak %80-%20 doz degerlerine dayali klasik tanim
diizlestirilmemis 1sinlara uygulanamaz. Ponisch ve arkadaslari, diizlestirilmemis
1sinlarin - penumbralarin1  hesaplayabilmek ve diizlestirilmis profillerinkiyle
karsilastirabilmek i¢in, profilleri FF 1sinlarinda renormalize etmeyi Onermislerdir.
Ozellikle, diizlestirilmemis isin profilleri penumbral alandaki biikiim noktalarindaki
doz degerlerinin oranina gore yeniden Olgeklendirilmelidir. Bu sekilde yeniden
Olceklendirme gerceklestirirken, FFF 1sinlarinin  ortalama penumbrast FF
1sinlariinkine gore oldukca kiiciik rapor edilmistir, fakat fark genel olarak 1 mm’den

kiiciiktiir.

Hrbacek ve arkadaslarinin yaptigi ¢alismada; Dmax noktasinda 6XFFF 1siminin
penumbrasi, 6XFF 1s1mnin penumbrasina gore 0,3mm daha keskindir. Derinlik arttikca
fark yavas yavas azalir, 12 cm derinlikte 6XFF ve 6XFFF i¢in penumbra bolgesi
hemen hemen aynidir. Bu alanin disinda diizlesmis 1sinlar daha keskin penumbralara
sahiptir. Alan boyutunun artmasi ile tiim enerjiler i¢in penumbralarda hafif bir

genisleme gozlenmistir. Bu durum FFF 1sinlarda daha belirgindir (30), (Tablo 2.2).

Tablo 2.2 : Segilen alanlar i¢in Transvers / Radyal penumbra degerleri (mm)

Field (mm?) depth (mm) X6 X6FFF X10 X10FFF
10x10 Dmax 2,01/2,79 1,77/2,59 2,66/3,19 2,29/2,84
100x100 100 4,09/4,83 3,71/4,93 4,63/5,65 4,25/4,77
150x150 200 6,38/6,30 7,26/8,85 7,20/7,75 6,98/7,60

2.6.4. ALAN DISI DOZ

Alan dis1 ve periferik dozlar (PD) rodyoterapide saglikli dokular i¢in istenmeyen
bir etkidir. PD kolayca yiliksek dogruluk derecesi ile hesaplanamaz ¢iinkii PD
degerlendirilmesi i¢in tercih edilen yontem fantom oOl¢iimleri veya Monte Carlo

(MC) simiilasyonlaridir(31).
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FFF ve FF 1sinlart igin (Sekil 2.6); farkli alan boyutlart ve derinliklerin doz
profil olaranini temsil etmektedir. Cogu durumda alan dis1 dozlar FFF isimnlar icin
daha diisiiktiir. Alanin kenarinda ve kenarindan uzak mesafelerde gozle goriliir bir
doz azaltma etkisi vardir. Ve bazi bolgelerde FFF/FF oran1 maksimuma ulasir, bu
bolgelerde FFF 1sm1 FF 1smina gore daha fazla doz birakir. Merkezi ekseninden
yaklasik 20 cm'lik bir mesafede, doz orani egrisi lizerinde bir artig goriilebilir. Alan

boyutu ve derinlik arttik¢ca FFF 1sinlarin dozu azaltma etkisi giderek azalir(30).
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Sekil 2.9: Secilen 2 alan degeri i¢in 6FFF/6FF (A,B) ve 10FFF/10FF (C,D) i¢in alan
dis1 doz degerleri

2.6.5. OUTPUTTA OLAN DEGIiSiIMLER

Hrbacek ve arkadaslarinin yaptig1 ¢calismada; Referans kosullar altinda, merkez
eksen iizerindeki referans noktasina ayni kaynak tarafindan verilen doz 6XFFF i¢in
2.66 kez 6XFF‘e gore daha biiyiiktiir. Ayn1 oran 10XFFF ile 10XFF arasinda
4,03 tiir.

Simetrik alanlar icin toplam S., (Sekil 2.10)’da verilmistir. FFF 1smlar alan

boyutu ile kiigiik outputlar gosterirler. Kolimator degisim etkisi yani S, azalir, or:
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2x40 cm® ve 40x2cm” ‘lik dikdortgen alanlarda 6XFFF igin %]1,2 iken 6XFF’de
%1.8°dir. Benzer sekilde 10XFFF i¢in %1,5 iken 10XFF’de %2,4 tiir (30).

13

B : =@ X10
: —&— X10FFF

SO

output factor
output factor

T L s 1S B e |

¢ 50 II{J 2|0 3.0 40 0'50 1|0 Eb 3|0 40
field size (cm) field size (cm)

Sekil 2.10: 6FF ve 6FFF (A), 10 FF ve 10 FFF 1sinlarda simetrik alanlar i¢in toplam
sacilma faktor grafigi

2.6.6. HD-MLC ve Dozimetrik Lif Gap

Biitiin FFF 1sinlar FF 151nlara gére daha az transmission’a sahiptir. Transmission
tiim 151nlarda derinlik ile artar, Hrbacek ve arkadaslarinin yaptigi ¢alismada; bu etki
en ¢ok 6XFFF’de belirgindir (Tablo:2.3). Transmission’daki Radyal degisimler FFF
1sinlarda  kiiciiktiir ( merkez eksendeki degisimler ve 10cm eksen disindaki
degisimler 6XFFF icin %0.16 iken 6XFF icin %0.23’tiir. Benzer sekilde 10XFFF
icin %0.18 iken 10XFF icin %0.25°tir). Tiim 151n demetleri i¢in yaklasik 1 mm’lik lif
aciklig1 belirlemislerdir(30)
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Tablo 2.3 : HD-MLC i¢in Dozimetrik leaf gap ve gegirgenlik degerleri

X6

X10
X6FFF
X10FFF

DLG(mm)

0,93(+/-0,08)
1,03(+/-0,08)
0,91(+/-0,08)
1,04(+/-0,08)

depth Scm
1,19%
1,38%
0,98%
1,17%

MLC transmission
depth 10cm
1,21%

1,39%
1,02%
1,20%

depth 20cm
1,30%
1,41%
1,13%
1,27%
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. ARAC VE GERECLER

Bu c¢alisma, Acibadem Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisiinde yapilmis

olup, Acibadem Kozyatagik Hastanesi nde bulunan asagidaki cihazlar kullanilmustir.

1. Siemens Somatom Sensation 64 BT
2. Varian Truebeam STx lineer hizlandirici
3. High Definition MLC (HD-MLC)

4. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

3.1.1. Siemens Somatom Sensation 64 BT

Bu calismada hasta goriintiileri ve fantom goriintiileri elde etmek i¢in Siemens
marka SOMATOM Sensation 64 model Bilgisayarli Tomografi (BT) cihazi
kullanilmistir (Sekil 3.1). Cok kesitli BT cihazi 82 cm’lik gantri genisligine sahiptir.
Tek seferde lcm’den daha az olan kalinliklar1 goriintiileyebilmekte ve mm kesit
kalinliginda yiiksek ¢6ziiniirliiklii goriintiiler alinmasina olanak saglamaktadir. Ultra
yiiksek izotropik ¢Oziintirliigli 0,24 mm’dir. En yiiksek rotasyon siiresi 0,33

saniyedir(24).

- A=

Sekil 3.1 : SOMATOM Sensation 64 model BT cihaz
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3.1.2. Varian Truebeam STx lineer hizlandirici

Calismada Truebeam STx lineer hizlandirici cihazi kullanilmistir. Cihaz 6MV,
10 MV, 15MV diizlestirilmis 1sinlara ve 6 MVFFF , 10 MVFFF diizlestirilmemis
1isinlara sahiptir. Doz hizi araligit 6MVFFF i¢in 400-1400 MU/dk, 10 MVFFF icin
400-2400 MU/dk; 6MV, 10MV ve 15MV igin doz hiz1 araligr 100-600 MU/dk “dir.
Alan boyutlar1 100 cm’de minimum 0,5 x O,Ssz, maksimum 40 x 22 cm? ‘dir.
Cihaz 120 yaprakli high definition MLC (HD-MLC)’ye sahiptir. Artan doz hizi
aralig1 ve high definition MLC o6zelligi ile tedavi dozu daha c¢abuk verilebilir. Bu

sayede daha iyi timor kontrolii ve saglam doku korunmasi saglanir.

Truebeam STx lineer hizlandirict ile hastanin tedavi dogrulugunu arttirmak igin
hastalardan Cone Beam Computed Tomografi (CBCT), Tomografi, Kilo volt (KV),
MV ve Exactrack sistemi ile goriintiileri alinarak organ hareketleri ve pozisyon
belirsizlikleri belirlenir. Brainlab’a ait “ Exactrack infrared positioning system
software “ ile hastadan alinan anlik goriintii sayesinde hasta pozisyonundaki farklilik
6 boyutta elde edilir. Exactrack sistemi hasta cildine yerlestirilmis infared 6zellikli
cilt markerlarinin tedavi sirasinda takibidir (Sekil 3.3). Tedavi sirasinda hastadan
yere gomiilii 2 X-151n tiipii ve 45 derece- 315 derece yerlestirilmis iki dedektor
yardimi ile alman KV goriintiileri ile hastanin tedavi sirasinda hareketi tespit
edilebilmektedir. Bu cihaz ile yapilabilen tedavi yontemlerinin bazilari; 3-Boyutlu
Konformal Radyoterapi (3-DCRT), Yogunluk Ayarli Radyoterapi (IMRT), Goriintii
Kontrollii Radyoterapi (IGRT), Voliimetrik Tedavi (VMAT), Adaptif Radyoterapi,
Tim veya yar1 beden 1sinlamalari, Stereotaktik Radyocerrahi (SRS), Stereotaktik
beden radyoterapisi (SBRT)‘dir. Truebeam STx cihazi ile SRS ve SBRT tedavileri
hasta i¢in kolay ve konforludur. Truebeam STx robotik 6 boyutlu masaya sahiptir

(Sekil 3.2).

23



Sekl 3.3: Exactrack sistemi

3.1.3. High Definition MLC (HD-MLC)

Truebeam STx 120 yaprakli High Definition MLC’ye sahiptir. Bu 120 yaprakli
tungsten kolimator izosentirda 2,5 mm’lik 32 life sahiptir. Bunlar1 disaridan saran
Smm’lik 28 life sahiptir. izosentirik diizlemde HD-MLC liflerinin toplam uzunlugu
22 cm’dir (Sekil 3.5). HD-MLC’lerdeki girinti ve ¢ikinti, yuvarlak yaprak kenari
Millennium MLC’ler ile aynmi tasarimdadir. Millennium 120 MLC’nin egrilik
yarigapt 8 cm iken, HD-MLC egrilik yarigapt 16 cm’dir. HD-MLC ile 40 cm

24



genisliginde ve 22 cm uzunlugunda diizensiz sekilli alanlar olusturulabilir (Sekil 3.4)

(22).

Sekil 3.4: Diizensiz alanlar i¢cin HD-MLC lif goriintimii

14 x0.5cm

32x0.25cm 22 cm

14x0.5cm

40 cm

Sekil 3.5 : HD-MLC liflerinin toplam uzunlugu

3.1.4. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Calismada kullanilan Eclipsemll tedavi planlama sistemi 3DCRT, IMRT,
VMAT ve 3D yiiksek doz hizli (HDR) brakiterapi gibi modern radyoterapi
planlarin1  kolaylagtiran kapsamli bir tedavi planlama sistemidir (Sekil 3.6). BT,
Manyetik Rezonans Goriintilleme (MRG), ve Positron Emission Tomography (PET)

dahil olmak {iizere herhangi bir Digital Imaging and Communications in Medicine
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(DICOM) uyumlu goriintii seti ile hastanin 3B modelleri olusturulabilir. Eclipse,
algoritmalari ile dogru ve hizli bir sekilde fotonlar, elektronlar ve brakiterapi i¢in doz
dagilimi hesaplayabilir. Eclipse, fotonla i¢in Anizotropik Analitik Algotirma (AAA)
ve Pencil Beam Convolution (PBC), elektronlar icin ise Gaussian Pencil Beam

algoritmasini kullanir (23).
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Sekil 3.6: Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

3.1.4.1. Anizotropik Analitik Algoritmasi (AAA)

AAA klinik 1511 karakterize etmek ve gerekli olan temel fiziksel parametrelerini
modellemek i¢in Monte Carlo metotlarin1 kullanan ii¢ boyutlu pencil beam

Convolution/Superposition algoritmasidir (19).

AAA, Eclipse (Varian Medikal Sistemleri) tedavi planlama sisteminde foton

isinlan igin doz dagilimini hesaplayan bir algoritmadir. Ozellikle heterojen

ortamlarda doz hesaplama dogrulugunu artirmak igin gelistirilmistir (20). Eclipse“de

uygulanmasindan dnce, AAA yaklasimi stereotaktik radyasyon tedavisi

planlamasinda kullanilmistir (21).
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3.2. YONTEM

Calismada VMAT teknikleriyle prostat kanseri tedavi planlar1 yapilmistir. Hedef
hacimlerin almis oldugu minimum, maksimum ve ortalama doz degerleri FF ve
FFF 1sinlar i¢in incelenmistir.Kritik organlar olarak tanimlanan rektum, mesane, sag
ve sol femur baglarmin almis oldugu dozlar, doz voliim histogrami (DVH)
yardimiyla incelenmistir. PTV7; olarak tanimladigimiz hedef hacim igin
Konformalite Indeksi (CI), Homojenite Indeksi (HI) hesaplanmistir ve tedavi

planlarinin toplam MU degerleri incelenmistir.

3.2.1. Bilgisayarh tedavi planlama sisteminde yapilan islemler

Randomize olarak segilen 10 prostat kanseri hastasinin CT goriintiileri 3mm
kesit araliklar ile taranarak TPS’e aktarilmistir. Bu CT goriintiileri kullanilarak hedef
yapilar gross tumor volum(GTV) ve cilinical target volum (CTV) ve kritik organlar

radyasyon onkologu tarafindan ¢izilmistir.

Planlar yapilirken farkli hedef hacimlerin farkli giinlik dozlar almasina
olanak saglayan eszamanli ek doz simultane integre boost (SIB) teknigi
kullanilmistir. Buna gore 37 giinliik tedavi siiresi boyunca farkli risk grubundaki
PTV' lerin giinliik doz degerleri; PTV (prostat) i¢in 210 ¢cGy ,PTV; (Seminal vesicle)
icin 180 cGy ve PTVj; (Pelvik lenf nodu) i¢in 150 cGy’dir. Kritik organlar i¢in doz
degerleri tabloda verilmistir (Tablo 3.1).

Planlamaya baglamadan once IMRT planlamas: i¢in gerekli sanal yapilar
olusturulmustur. CTV1’e arkadan 0,3 cm , diger her yonden 0,5 cm olacak sekilde
marj vererek PTV1, CTV2’ye arkadan 0,5 cm diger her yonden 0,8cm olacak sekilde
PTV2 ve CTV3’e her yonden 0,5cm marj verilerek PTV3 olusturulmustur. Tiim
PTV’lerin toplanmasiyla toplam PTV elde edilmistir. Toplam PTV, BODY
konturundan 0,5 cm marjla ¢ikartilmis ve PTV disinda kalan kisimlarda
gereksiz  sicak noktalarin olusmasi engellenmistir. Keskin doz degisimlerinin
rahatca saglanabilmesi igin kritik organlardan rektum ve mesane’nin tiimorle
kesismeyen kisimlart hedef dis1 rektum ve hedef dis1t mesane olarak tanimlanarak,

rektum ve mesanenin ortalama dozlarmin distiriilmesi amaclanmistir. Rektum

27



icinden toplam PTV’yi 0,3cm marj ile ¢ikartarak hedef digi rektum, Mesane iginden

toplam PTV’yi 0,3cm marj ile ¢ikartarak hedef dis1 mesane olusturulmustur.

FFF ile yapilan tiim planlarda 10 MV foton enerjisi ve 800 MU/dk doz hiz1, FF
ile yapilan planlarda ise 10 MV foton enerjisi ve 600 MU/dk doz hiz1 kullanilmstir.
Tiim planlar "sliding window" teknigi ile 120 yaprak HD-MLC'li Varian Truebeam

STx cihazinin parametreleriyle olusturulmustur.

Yapilan c¢alismada 2 arkli VMAT planlar1 standart olarak kabul edilmistir.
Birbirine ters yonlerde gantri doniis agilarina sahip 2 arkli VMAT planlan
olusturulmustur. Planlarda arklar birbirine ters yonde 30° ve 330° ' lik kolimator
acilart ile MLC' lerden kaynaklanacak sizinti ve "tongue and groove" etkisinin
minimuma indirilmesi amaclanmistir. RapidArc optimizasyonu i¢in Progressive
Resolution Optimizer (PRO) 11.031, planlarin hesaplamasi i¢in ise AAA 11.0
algoritmas1 kullanilmistir. Optimizasyon sirasinda FF ve FFF planlarda sinirlamalar
ve Oncelikler ayni1 birakilmistir. PTV1 i¢in maksimum doz siniri, toplam dozun

%107’si olacak sekilde belirlenmistir.

Tablo3.1 : Kritik organlar i¢in belirlenmis referans degerler

Rektum %0 <7400 cGy
Hedef dis1 rektum % 0 <7000 cGy
% 5 <6500 cGy

% 40 <5000 cGy
Mesane % 0 <7400 cGy
Hedef dis1 Mesane % 0 <7000 cGy

% 50 <5000 cGy
Sag ve Sol Femur Baglari % 0 <5000 cGy

Konformalite indeksi (CI) dozimetrik analizin bir boliimii olarak gelistirilmistir.
Konformalite indeksi 1’e esit oldugunda ideal konformalite saglanmis olur.
Konformalite indeksinin 1’den biiyilk olmasi i1smmlanan voliimiin (Vg;) hedef

voliimden daha biiylik oldugu ve saglikli dokular igerdigi anlamina gelir. Eger

28



konformalite indeksi 1’den kiiciik ise hedef volimiin sadece bir kismi

isinlanmistir(26). Konformalite indeksi asagida verilmistir (27).
Cl= Vg1 / TV

Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTV77 hedef hacminin

konformalite indeks degerleri FFF ve FF 1sinlar i¢in hesaplanmistir.

Doz homojenitesi hedef hacim igerisindeki abzorbe doz dagilimini karakterize
eder. Homojenite indeksin 0’a esit veya yakin olmasi abzorbe doz dagiliminin

homojen oldugunu gosterir. HI denklemi asagida verilmistir (28).
HI = D%, — D%9g / D%5

Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTV77 hedef hacminin

konformalite indeks degerleri FFF ve FF 1sinlar i¢in hesaplanmaistir.
3.2.2 Planlarin degerlendirilmesi

Veriler istatistik olarak t testi ile degerlendirilmistir. Anlamlilik sinir1 p<0,05°tir.
Hedef ve kritik organlarin aldigt minimum, maksimum ve ortalama dozlar DVH

yardimiyla incelenmistir.
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4. BULGULAR

4.1. PTV1, PTV2 ve PTV3 Ii¢in Elde Edilen Bulgular

Tablo 4.1 : PTV1 i¢in ‘P’ degeri

Hasta No PTV1 FF PTV1 FFF P
1 8221 8355
2 8266 8499
3 8262 8424
4 8303 8336
5 8265 8535 0.00
6 8292 8414
7 8289 8375
8 8226 8390
9 8209 8355
10 8289 8381

Tablo 4.2 : PTV2 i¢in ‘P’ degeri

Hasta No PTV2 FF PTV2 FFF P
1 8211 8236
2 8223 8320
3 8183 8200
4 8268 8187
5 8155 8419 0.135
6 8227 8222
7 8265 8257
8 8129 8239
9 8126 8237
10 8240 8217




Tablo 4.3 : PTV3 i¢in ‘P’ degeri

Hasta No
1
2

3

10

PTV3 FF

8182

8192

7853

7761

8088

7895

8265

8082

7867

8168

PTV3 FFF

8200

8211

7887

7675

8326

8070

8244

8066

8166

7977

0,347

4.2. Rektum ve Hedef Dis1 Rektum I¢in Elde Edilen Bulgular

Tablo 4.4 : Calismada kullanilan hastalarda FFF ve FF 1sinlar i¢in rektum ‘P’ degeri

Hasta No

O o0 N N N kA WD =

—
o

REKTUM (FF)

7982 cGy
8016 cGy
7879 cGy
8033 cGy
8041 cGy
7914 cGy
8001 cGy
7962 cGy
7975 cGy
8025 cGy

REKTUM (FFF)

7977 cGy
8203 cGy
7958 cGy
7978 cGy
8407 cGy
7944 cGy
7985 cGy
8091 cGy
8109 cGy
8110 cGy

P

0,039
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Tablo 4.5: Calismada kullanilan hastalarda FFF ve FF 1sinlar i¢in Hedef dis1 Rektum

‘P’ degeri
Hedef dis1 REKTUM Hedef dist REKTUM
(FF) (FFF)
Hasta No P
1 7450 7425
2 7412 7386
3 7296 7473
4 7481 7379
5 7308 7621
2

6 7470 7480 0,258
7 7529 7480
8 7477 7539
9 7450 7572
10 7488 7482

8600

8400 A

8200

8000 - —4—Rektum FF

== Rektum FFF
7800
—t=—Hedef disi rektum FF

7600 Hedef disi rektum FFF

7400

7200 T T T T 1

0 4 6 8 10 12

Sekil 4.1 : Rektum ve Hedef dis1 rektum i¢in FF-FFF doz grafigiMesane ve Hedef
Dis1 Mesane Icin Elde Edilen Bulgular
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Tablo 4.6 : Calismada kullanilan hastalarda FFF ve FF 1sinlar i¢in mesane ‘P’ degeri

Hasta No
1

O o0 N N kA W

—_
)

Mesane (FF)
8074 cGy
8030 cGy
7991 cGy
8222 cGy
8090 cGy
8071 cGy
8025 cGy
8029 cGy
8091 cGy
8121 cGy

Mesane (FFF)
8031 cGy
8085 cGy
8077 cGy
8140 cGy
8265 cGy
8119 cGy
8064 cGy
8057 cGy
8179 cGy
8142 cGy

Tablo 4.7 : Calismada kullanilan hastalarda FFF ve FF 1sinlar i¢in hedef dis1 mesane

‘P’ degeri

Hasta No Hedef dist MESANE Hedef dist MESANE P
1 7493 7485

2 7215 7501

3 7321 7243

4 7193 7428

5 7181 7290 0.129
6 7472 7605

7 7514 7544

8 7213 7248

9 7267 7556

10 7501 7307
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8400

8200

8000

7800

7600

7400

7200

7000

Sekil 4.2 : Mesane ve Hedef dis1 Mesane icin FF-FFF doz grafigi

4.3. MU degerleri Ii¢cin Elde Edilen Bulgular

Tablo 4.8: Calismada kullanilan hastalarda FFF ve FF icin MU ‘P’ degeri

—f=—[esane FF

== Mesane FFF

== Hedef disi mesane FF

== Hedef disi mesane FFF

Hasta No
1

O o0 N N kA W

—_
o

MU ( FF)

408
438
482
514
394
411
446
444
459
422

MU ( FFF)

610
630
648
723
542
595
612
627
646
556

0,00
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4.4. CI ve HI degerleri icin Elde Edilen Bulgular

Tablo 4.9: 10 Hasta i¢in CI ‘P’ degeri

Hasta No CI (FF) CI (FFF) P
1 1,103 1,090

2 1,099 1,175

3 1,066 1,119

4 1,138 1,041

5 1,047 1,251

6 1,186 1,174 0.404
7 1,188 1,141

8 1,060 1,096

9 1,076 1,160

10 1,059 1,016

Tablo 4.10 : 10 hasta i¢in HI ‘P’ degeri

Hasta No HI (FF) CI (FFF) P
1 0,0459 0,0562
2 0,053 0,0669
3 0,051 0,0618
4 0,055 0,0628
5 0,066 0,0684 0.00
6 0,044 0,0572
7 0,049 0,0582
8 0,048 0,0589
9 0,046 0,0553
10 0,051 0.0600




4.5. TPS’deki Planlardan Elde Edilen Bulgular

Qgse Volume Histogram =
101 ——A—.—A——o——l—o—‘——.——l——.—l—.—‘\

m :FF A: FFF

Sekil 4.3 : Calismada kullanilan bir hastada FF ve FFF icin Mesane degerleri

m: FF A : FFF

Sekil 4.4: Calismada kullanilan bir hastada FF ve FFF icin hedef dis1 Mesane

degerleri
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Dese \olume Histograr
100

m: FF A: FFF

Sekil 4.5: Calismada kullanilan bir hastada FF ve FFF icin Rektum degerleri

Dose Volume Histogram
1

P—

m:FF A:FFF

Sekil 4.6: Calismada kullanilan bir hastada FF ve FFF i¢in hedef dis1 Rektum

degerleri
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BN PTV55

B rTv6s
B rTv77

m:FF A: FFF

Sekil 4.7 : Calismada kullanilan bir hastada FF ve FFF i¢in PTV77, PTV66 ve
PTVS55 degerleri

4.6. Bulgularin degerlendirilmesi

Bulgular incelendiginde, PTV1 i¢in Dmax degerleri FF uygulanmayan planlarda
FF uygulananlara PTV2, PTV2 ve PTV3 i¢in sirasiyla, % 1,74 %0,61 ve %0,58
oraninda artmis bulunmaktadir. PTV1, PTV2 ve PTV3 icin planlardan elde edilen
bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir

(Tablo 4.1, 4.2, 4.3). PTV1 i¢in istatistik olarak anlamli bir artis vardir.

Doz dagilim1 ve doz sarimi i¢in bakildiginda , FF uygulanmayan planlar FF
uygulanan planlara gore konformalite i¢in %?2,54 oraninda , Homojenite icin de
%17,6 oraninda diisiiktiir. Konformalite ve homojenite icin planlardan elde edilen

bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir
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(Tablo 4.9, 4.10). Homojenite bakimindan FF doz dagiliminda anlamli bir artig

bulunmaktadir.

Kritik yapilar i¢in bakildiginda, FF uygulanmayan planlar FF uygulanan planlara
gore rektum dozu icin % 1,17 oraninda, hedefin igermedigi rektum icin % 0,64
oraninda, mesane dozu icin % 0,51 oraninda ve hedefin icermedigi mesane icin %
1,14 oraninda arttig1 goriilmektedir (Sekil 4.2). Rektum dozu igin istatistik olarak

anlamli bir sonu¢ bulunmustur.

MU i¢in degerlere baktifimizda FFF planlar ile FF planlar arasinda belirgin bir
artis vardir. MU degerleri FFF planlar i¢in FF planlara gore %40 oraninda anlamli
olarak artmigtir. MU degerleri i¢in planlardan elde edilen bulgularin istatistiksel olarak

karsilastirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir (Tablo 4.8).
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5. TARTISMA

FF uygulandig1 ve uygulanmadigi planlarda PTV1, PTV2, PTV3 yeterli hedef
dozuna ulagsmistir ve risk altindaki kritik organlar baslangigta belirlenen doz sinirlar

icinde elde edilmistir.

Hedefler icin elde edilen doz dagilimi karsilastirildiginda FF uygulanmayan
planlarda uygulananlara gére Dmax degerleri yiiksekti, PTV1, PTV2 ve PTV3 igin
% 1,74 ,%0,61 ve %0,58 oraninda yiiksek bulunmaktadir. Ancak artis sadece PTV1
icin istatistik olarak anlamli bulunmustur. PTV2 ve PTV3 igin sicak nokta olusumu

hacimden bagimsizdir.

Ong et al. akciger kanserli hastalarda, 10 MV FFF ile 6MV FF 1sinlar kullanarak
yapilan VMAT planlarinda, PTV i¢in Dmax degeri, FF uygulanmayan planlarda FF

uygulanan planlara gore % 2.3 oraninda arttigini belirtmislerdir.

Hedeflerden sadece PTV1 i¢cin doz homojenitesi karsilastirilmigtir. Elde edilen

doz homojenitesi FF kullanilmayanlarda, %17,6 oraninda anlamli olarak diisiiktiir.

Spruijt et al. Meme kanserli hastalarda, 10MV 1smlar kullanilarak IMRT
planlamalarinda, FF uygulanmasinin hedefte elde edilen doz dagilima etkisini
incelemislerdir; hedef homojenitesinin FF uygulanmadiginda %2,9 civarinda
azaldigin1 bildirmislerdir (34). Bu ¢alismadaki homojenite sonucu, Spruijt et al.

Caligsmasi ile uyumludur.

Her iki teknigin hedefte elde ettigi doz konformalitesi degerlendirildiginde, FF
uygulanmayan planlarda FF uygulananlara gore basarisizdir. Ancak fark %2,54

degerinde sinirhidir.

Nicolini et al Ozofagus kanserli hastalarda,6MV 1sinlar kullanilarak VMAT
planlamalarinda, FF uygulanmasinin hedefte elde edilen doz dagilimina etkisini
incelemislerdir; homojenite ve konformalite degerlerinin benzer oldugunu
bildirmislerdir (33). Spruijt et al. Meme kanserli hastalarda, 10MV 1sinlar
kullanilarak IMRT planlamalarinda, FF uygulanmasinin hedefte elde edilen doz
dagilimima etkisini incelemislerdir; hedef konformalitesinin FF uygulandiginda

%1,95 civarinda arttigini bildirmislerdir (34)
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Bu calismadaki konformalite sonuglar1 Nicolini et al. ¢alismasinin sonuglar ile
uyumlu degildir. Bunun nedeninin hedef voliimlerin ve kullanilan 151n enerjilerinin
farkindan dolay1 oldugunu diisiiniiyoruz. Bu caligmadaki konformalite sonuglari
Spruijt et al. Calismasinin sonuglart ile uyumludur. Bu calismada FF uygulanan
planlarda uygulanmayanlara gére doz konformalitesi ve doz homojenitesi daha iyi
¢ikmasinin nedeni ise, FF uygulanan 1ginlarin daha homojen bir doz dagilim profiline

sahip olmasi olabilir.

Rektum ve hedefin igcermedigi rektum icin bulgular incelendiginde ise, FF
uygulanmayan planlarda uygulananlara gore rektum hacminde yiiksek doz alan
noktalar %1,17 , hedefin igermedigi rektum hacminde %0,64oraninda artmistir. Max
rektum dozunda her iki teknikle sinirladigimiz dozlara uymakla beraber istatistik

olarak anlaml1 bir artis vardir.

Mesane ve hedefin icermedigi mesane i¢in bulgular incelendiginde ise, FF
uygulanmayan planlarda uygulananlara gore mesane hacminde yiiksek doz alan

noktalar 90,51, hedefin icermedigi mesane hacminde 1,14 oraninda artmistir.

Zwahlen et al. prostat kanserli hastalarda, 10MV 1sinlar kullanilarak yapilan
VMAT planlamalarinda ortalama mesane dozu, 10 MV FF uygulanmayan planlarda
%2,3 civarinda azaldigini bildirmislerdir (35). Ong et al (36).akciger kanserli
hastalarda 6MV ve 10 MV i1sinlar kullanilarak yapilan VMAT planlarinda, her iki
teknik i¢cin benzer doz dagilimi elde ettiklerini bildirmislerdir. Nicolini et al.
Ozofagus kanserli hastalarda, 6MV 1gmnlar kullanilarak yapilan VMAT planlarinda
FF uygulanmayan planlarda FF uygulanan planlara gore ortalama akciger dozu %4.4
,ortalama spinal kord dozu %1,6 ve ortalama kalp dozu %4,5 daha az

bulunmustur(33).

Bu caligsmadaki sonuclar1 Zeahlen et al, Ong et al ve Nicolini et al. ile uyumlu
citkmamistir. Bunun nedeni optimizasyon sirasinda kullanilan doz Oncelik ve
sinirlamalar1 olabilecegini diislinliyoruz. FF uygulanan planlardaki kritik organ
korumas1 FF uygulanmayan planlara gore daha iyi bulunmustur. Bunun nedeninin FF
uygulanmayan 1sinlarda Dmax diizeyi FF uygulanan 1sinlara gore yiizeye yakin
oldugundan(30), yiizeysel organlara daha fazla doz birakmasi olarak

diistiniilmektedir.
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MU i¢in elde edilen doz dagilimi karsilastirildiginda, FF uygulanmayan
planlardaki MU degeri, FF uygulanan planlara gore %40 oraninda artmistir. Ve bu

artig istatistik olarak anlamli bulunmustur.

Zwahlen et al (35). Prostat kanserli hastalarda, 10 MV isinlar kullanilarak
yapillan VMAT planlarinda MU degerlerini, FF uygulanmayan planlarda FF
uygulanan planlara gore %24.7 arttigmi belirtmislerdir. Nicolini et al (33). Ozofagus
kanserli hastalarda, 6MV 1sinlar kullanarak yapilan VMAT planlarinda MU
degerlerini, FF uygulanmayan planlarda FF uygulanan planlara gore %20,1 arttigin
belirtmiglerdir. Ong et al.akciger kanserli hastalarda (36), 10 MV 1sinlar kullanarak
yapilan VMAT planlarinda MU degerlerini, FF uygulanmayan planlarda FF
uygulanan planlara gore %8,3 arttifini belirtmislerdir. Spruijt et al (34) meme
kanserli hastalarda, 10 MV isinlar kullanarak yapilan IMRT planlarinda MU
degerlerini, FF uygulanmayan planlarda FF uygulanan planlara gore yaklagik 2 kat

arttigini belirtmislerdir.

Bu calismadaki sonuglar, Zwahlen et al. Nicolini et al, ve Spruijt et al
caligmalarinin  sonuglar1 ile uyumludur. Ancak Ong et al. Akciger SBRT
calismasindaki MU degeri artmistir ama daha diisiiktiir. Bunun nedeninin ¢ok kiigiik

hacimli bir hedef tedavisinden kaynakli oldugunu diisiiniiyoruz.

Bu calismada, FF uygulanmayan planlardaki MU degeri FF uygulanan planlara
gore daha yliksek ¢ikmistir. Bunun nedeni, FF uygulanmayan planlardaki doz hizi
artis1 ve FF uygulanmayan 1ginlarin merkezi ve ¢evresel dozundaki farkliliklardan
otlirii cevresel (perifel) dozun azalmasi nedeniyle, dozun azaldig1 bolgelerde dozu

tamamlayabilmesi i¢cin MU degerini arttirmasi olarak diisiiniilmektedir.

Bu calismaya baslarken, daha once yapilmis olan fantom Ol¢limlerinde FF
uygulanmayan 1ginlar i¢in perifel dozun azalmasiyla daha iyi kritik organ korunmasi
saglandig1 ve tedavi siiresinin kisalacagi iddia edilmistir (7,30) . Bu ¢alismada bunu
gostermeyi amagladik; ancak FF uygulanan planlarin uygulanmayanlara gore daha
iyi riskli organ korumasi sagladigini goérdiik. Bunun nedeninin, hedef hacminin
biiyiikliigiinden, tedavi planlama sisteminin yazilimindan, kullanilan tedavi
tekniginin farkliligindan ve optimizasyon sirasinda kullanilan sinirlamalar ve

onceliklerden kaynakli oldugunu disiiniiyoruz. MU artist FF uygulanmayan
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planlarda homojen doz dagilimi saglayabilmek icin beklenen bir sonu¢ olarak

bulunmustur. FF uygulanmayan planlarda artan doz hizi ile tedavi siiresi kisalacaktir.
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