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OZET

Bu caligmada, Radyoterapi tedavisi goren 11 prostat kanseri hastasinin tedavi
planlamalar1 tek alanli VMAT ve c¢ift alanlit VMAT teknikleri ile kolimator agis1 0°
iken hesaplatilarak optimum doz dagilimlar1 elde edildi. Optimizasyon parametreleri
degistirilmeksizin, tek VMAT teknigi icin kolimator agilar1 (0°, 15°, 30°, 45°, 60°,
75°, 90°) olacak sekilde, ¢ift VMAT teknigi i¢in kolimator agilar: (0°-0°, 15°-345°,
30°-330°, 45°-315°, 60°-300°, 75°-285°, 90°-270°) olacak sekilde degistirilerek
tedavi planlamalar1 tekrar hesaplatildi ve kolimator agisinin doz dagilimina etkisi her
iki tedavi teknigi i¢in de incelendi. En iyi doz dagilimini elde ettigimiz kolimator
acilar tek alanli VMAT ve c¢ift alanli VMAT teknigi ile belirlenerek, istatistiksel
olarak anlamli olup olmadigina bakildi. Istatistiksel olarak da anlamli bulunan
kolimator agilarinda yapilan tedavi planlamalar1 2 boyutlu hasta kalite kontrol paneli
Matrixx® ve 3 boyutlu Compass® yazilim programi vasitasiyla lineer hizlandiricida
her hasta i¢in doz Olglimleri yapilarak, 3% doz farkliligi ile 3 mm mesafe farki
kriterine gore y indeks degerleri elde edilerek sonuglar1 karsilagtirildi. Prostat
kanseri hastalarinin radyoterapi tedavisi i¢in elde edilen en uygun doz dagilimlarini
saglayan kolimatdr acilarmin hem istatistiksel olarak hem de yapilan OGlglimler

sonucunda tutarli oldugu gézlendi.

Anahtar Kelimeler: Kolimator agisi, VMAT, Monaco 5.0, Versa HD, Compass.



SUMMARY

In this study, we generated optimum single and double VMAT radiotherapy
treatment plans for 11 prostate cancer patients when collimator angle was 0°. We
recalculated single VMAT plans at different collimator angles
(00,15°,30°,45°,60°,75°,9O°), for double VMAT plans(0°-0°,15°-345°,30°-330°,45°-
315°,60°-300°,75°-285°,90°-270°) without changing any optimization parameters
and we investigated of dose distribution effect related with collimator angle for both
treatment techniques. We determined better dose-distribution with some collimator
angles and we checked these results about significant or not by statistically. Plans
were verified using the 2 dimensional ion chamber array IBA Matrixx® and 3
dimensional IBA Compass® software program for significant collimator angles by
statistically. The comparison between calculation and measurement were made by
the y index (3% / 3 mm) analysis. When we determined better dose distribution with
some collimator angles, we observed that these angles are significant by statistically
and our measurement are consistent for prostate cancer patients while treating by

radiotherapy.

Key Words: Collimator angle, VMAT, Monaco 5.0, Versa HD, Compass.
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1.GIRIS

Radyoterapi (RT)’nin altin kurali; tanimlanmis bir hedef hacme, cevredeki
saglikli dokuya olabildigince az radyasyon vererek, belirlenmis ideal dozu vermek ve
kiir sansin1 arttirirken iyi bir yasam kalitesini de beraberinde saglamaktir [1]. RT,
kanser tedavisinde Xx-isinlari, gama 1sinlar1 ve elektronlar gibi iyonize radyasyonun
kullanildig1 bir tedavi yontemidir [2],[3]. 1895’te Wilhelm Conrad Rontgen’in
X-1sinlarii, 1898’de Curie’lerin Radyum’u, Antoine Henri Becquerel’in dogal
radyoaktivite ve uranyum’u ve 1919 yilinda Ernest Rutherford’in yapay
radyoaktiviteyi bulmasi fizikte ve tipta gelismelere yol agmistir. Bu buluslardan
sonra, iyonize radyasyon tipta uygulama alani bulmaya baslasa da kontrol
edilemeyen yan etkiler nedeniyle 1920°li yillara kadar etkin bir sekilde
kullanilamamustir [4].

1922 wyilinda ilk kez lokal ileri evre larenks kanserinin RT ile Onemli
komplikasyonlar olmadan iyilesebildigi Coutard-Hautant tarafindan  Paris
Uluslararas1 Onkoloji Kongresi’'nde gosterilmistir. II. Diinya Savasi’ndan sonra
radyobiyoloji hizli bir gelisme siirecine girmis, fraksiyone RT ile hiicre sag kalim
egrileri elde edilmistir. 1943 yilinda Betatron kullanilmaya baslanmig, Kobalt-60
teleterapi cihazi ise 1950°den sonra tiim Diinya’ya yayilmis ve sonrasinda lineer
hizlandiricilar RT tedavisinde gelistirilmistir [5]. Giiniimiizde bilimsel ve teknolojik
gelismeler ile tiimorii tedavi ederken, normal dokularin radyasyonun olumsuz
etkilerinden en iyi sekilde korunmasina olanak saglamak amaciyla ii¢ boyutlu
konformal radyoterapi, goriintii esliginde radyoterapi (Image Guided Radiation
Therapy, IGRT) olanag: sayesinde organ ve hasta hareketlerini de hesaba katarak,
yogunluk ayarli radyoterapi (Intensity Modulated Radiation Therapy, IMRT),
VMAT (Volumetric Modulated Arc Therapy), SRS (Stereotactic Radiation Surgery),
SBRT (Stereotactic Body Radiation Therapy) gibi ileri teknikler uygulanmaktadir ve
yiikksek bir ivme ile gelistirilmeye devam edilmektedir. Radyoterapide, planlanan
hedef hacmin dogru bir sekilde 1simnlanmasi biiyilk onem tasidigi i¢in, konformal
radyoterapi ve bu teknigin gelistirilmesi sonucu olusan diger tekniklerde, hedef organ
etrafindaki marjin azaltilmasindan dolay1 belirlenen hedefin tedavi alaninin disinda
kalma olasiligmm1 en aza indirmek bugiin gelinen nokta agisindan biiyiik 6nem

tagimaktadir. Tedavi sahalarinin daha kiicliik marjlarla belirlenmesi sayesinde c¢ok



sayida 151n kullanilmast ve Onceden verilen dozlara gore daha yiiksek dozlar

verilebilmesi bu konunun 6nemini belirleyen parametrelerdir.
1.1. Tezin Amaci, Katkisi ve i¢erigi

Lineer hizlandircilarda tedavi esnasinda gantry agisi ve MLC’ler hareket
edebilmekte ancak suan itibariyle kolimatér acilar1 sabit olarak tedavi
yapilabilmektedir. Lineer hizlandirici vasitasi ile radyoterapi tedavisi goren 11
prostat kanseri hastasinin tedavi planlamalar1 tek alanlit VMAT ve ¢ift alanli VMAT
teknikleri ile kolimator agisi 0° iken tedavi planlama sistemi vasitasiyla
hesaplatilarak optimum doz dagilimlari elde edildi. Tedavi 6ncesi segilen kolimator
acisinin  degistirilmesinin  doz dagilimina etkisinin incelenmesi amaciyla;
Optimizasyon parametreleri degistirilmeksizin, kolimator agilar1 degistirilerek her iki
tedavi teknigi i¢inde tedavi planlamalari tekrar hesaplatildi ve kolimator agisinin doz
dagilimina etkisi her iki tedavi teknigi i¢in de incelendi. Elde edilen kolimator
acilarinin saglam organlar ve hedef organ dozlar1 a¢isindan anlaml faydalar saglayip
saglamadigi elde edildi. Bu iki teknik kendi arasinda da karsilastirilarak, daha iyi doz
dagilimlarina sahip olan teknik i¢in elde edilen kolimatoér agisinda, tedavi
planlamalarimin  tedavi cihazi tarafindan da uygulanip uygulanamadigin
belirleyebilmek i¢in lineer hizlandiric1 hasta kalite kontrol sistemleri vasitasiyla
Ol¢iimler yapildi. Daha iyi doz dagilimlarina imkan kilan kolimatdr agilarinin
istatistiksel olarak anlamliligr incelendi. Bu hesaplama ve Olgiimlerin sonucuna
dayanarak prostat kanseri hastalarinin lineer hizlandiricilar kullanilarak VMAT
teknigiyle yapilan radyoterapi tedavisinde pozitif fayda saglayacak kolimator agilar

Onerilecektir.



2. RADYASYON (ISINIM)

Bir kaynaktan c¢evreye enerji tasmimidir. Bu taginim pargacik tipi veya
elektromanyetik dalga seklinde meydana gelebilir. Atomlardan farkli sekillerde
ortaya c¢ikan enerji gesitleri ve bunlarin yayilma sekilleri elektromanyetik radyasyon
olarak isimlendirilir [6].

Elektromanyetik radyasyonlar iyonlastirict ve iyonlastirict  olmayan
radyasyonlar olarak ikiye ayrilirlar. Iyonlastirici radyasyonlar dalga boyu 10”7
metre’den daha diisiik olanlardir. Iyonlastirici olmayan radyasyonlarin foton
enerjileri 12 elektron volt’tan daha disiiktiir ve iyonlastirict radyasyonun sinirt

olarak kabul edilir [7].
2.1. iyonlastiric1 Radyasyon

Atomdan elektron koparabilen dolayisiyla atomu iyonize edebilen yiiksek
enerjili radyasyona; iyonlastirict radyasyon denilmektedir. Iyonlastirici radyasyon
dalga tipi ve pargacik tipi olarak ikiye ayrilir. Klinik radyasyon onkolojisinde;
fotonlar gibi dalga tipi; elektronlar gibi pargacik tipi radyasyonlar, tiimérlii hiicrelerin
tedavisinde kullanilirlar [8].

Yiiksek enerjili radyasyon madde ile etkilestiginde elektronlar, atomik ve
molekiiler yoriingelerinden kopar [9]. Bu elektronlar, maddenin i¢inden gegerken
sekonder elektronlar: tretirler. Ortalama 33.85 eV’luk enerji ortama salinir ki bu
enerji atomik ve molekiiler diizeyde dnemli bir enerji miktaridir [9]. Klinik olarak
yiiksek enerjili fotonlar kullanildiginda, her tahrip edici olay basina ortalama 60 eV

yiklii sekonder elektronlar hiicresel molekiillere transfer olur [9].

2.2. X-Isinlari

Alman fizik¢i Wilhelm Conrad Rontgen tarafindan 1895°de kesfedilmistir.
William David Coolidge (1913) tarafindan gelistirilen sicak katodlu Rontgen tiipleri

ile basinct 107 mmHg’ya kadar diisiiriilmiis cam bir tiipilin i¢ine yerlestirilmis anod

8

ve katod levhalar arasina, ¢ok yiiksek enerjili elektriksel gerilim (10° — 10° volt)



uygulanmistir. Katodu terk eden hizli elektronlar, anod {izerine yerlestirilmis erime
sicakligr yiiksek bir metal hedefe ¢arpar ve 2 ¢esit x-1s11 elde edilir. Elektronun,
cekirdekle etkilesip yavaslamasiyla agiga ¢ikan enerjiye frenleme (Bremmsstrahlung)
x-1s1n1 [10],[11]; i¢ yoriingedeki bir elektronu sokmesi ve bosta kalan y6riingenin dis
yorlingelerden gelen elektronla doldurulmas ile agiga ¢ikan enerjiyle Karakteristik
X-1g1n1 ortaya ¢ikar [12]. Karakteristik X-1siminin enerjisi, elektronun ¢arptigr metale

0zgii oldugu i¢in karakteristik adin1 almistir.
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Sekil 2.1: X-151m1 tiipti.

2.3. Fotonlarin Madde ile Etkilesmesi

Radyasyon canli dokulardan gegerken, enerjisini gectigi ortama aktarmaktadir.
Bu aktarilan enerjinin yaklasik yarisi hiicredeki molekiillerin uyarilmasi, kalan yarisi
da atomlarin yiikli hale gelmesine sebep olmaktadir. Radyasyonun en 6nemli etkisi
dokulardaki atomlar1 yiiklii hale getirmesidir. Yiiklii hale gelen atomlar, parcasi
olduklar1 molekiiliin yapisinin degismesine sebep olabilirler. Eger etkilenmis
molekiilleri bir hiicrenin parcast ise, hiicre hasar gorebilir ve islevini yerine
getiremez hale gelebilir. Boylelikle, canli hiicrelerde hasara neden olabilen 1ginim

tiirli yliklii hale getiren (iyonlastirict) 1ginimadir.



2.3.1.Koherent Sacilma

Diisiik enerjili fotonlarin bir atomla etkilesimleri sonucu meydana gelen
sacilmaya ‘koherent sacilma’ denir. 10 keV altinda ve yiiksek atom numarasina sahip
atomlarda meydana gelir.Bu sagilmada gelen foton ile sagilan foton arasinda enerji
farki hemen hemen yoktur. Koherent sagilma; Niikleer Rezonans, Rayleigh ve

Thomson olarak gruplandirilabilir [13].

GELEN X-ISINI $ACILMIS
FOTONU X-ISINI FOTONU
® e

=\

ATOM

Sekil 2.2: Koherent Sagiima.

2.3.2. Fotoelektrik Olay

Diisiik enerjili (birkag yiiz eV) fotonlar i¢in en 6nemli enerji kaybi fotoelektrik
olayla olur. Fotoelektrik olayda diisiik enerjili foton, etkilestigi maddenin atomlarinin
sik1 bagli elektronlarindan birine enerjisinin timiinii vererek kaybolur, etkilestigi
elektron da atomdan fotoelektron olarak firlar. Gelen fotonun enerjisi, hv elektrona
verildiginde bu enerji iki sekilde harcanir, bunlardan birincisi elektronu bagli oldugu
yoriingeden koparabilmek icin Ey, enerjisi, ikincisi de yoriingeden koparilan elektrona

verilen kinetik enerjisidir (Exin). Bu durumda;

hv = Ep + Exin (2.1)



Fotoelektrik olay sonunda, i¢ elektron yoriingelerinde meydana gelen elektron

boslugu dis yoriinge elektronlari

tarafindan doldurulacagindan karakteristik

X-1s1nlar1 meydana gelir. Fotoelektrik olayin 6nemli 6zellikleri sunlardir:

e Tanisal radyolojinin temelini olusturur.

e Foton enerjisi yiikseldikge bu olaym olma olasili§i azalir. Fotonun enerjisi

elektronun baglanma enerjisinden biraz yiiksek oldugunda bu olayin olma

olasilig1 ise en yiiksektir. Enerjisi 0.5 MeV'e kadar olan fotonlarin madde ile

etkilesmesinde en yaygin goriilen olay fotoelektrik olaydir.

o Etkilestigi maddenin atom numarasi biiylidiikge bu olayin olma olasilig1 artar. .

¢ Bu etki, diisiik enerjili X-1s1nlar1 ve gama 1sinlarini sogurmak i¢in, yiiksek atom

numarasina sahip kursun vb. metallerin kullanimini agiklar [8],[10].

Elektronlar
(b)
9 2 |
(a) Foton J . J//’/' Fotoelektronlar
AN b
2 »
J

(d)
Karakteristik X- Isinlan

2.3.3. Compton Olay1

Sekil 2.3: Fotoelektrik Olay.

Gelen fotonun enerjisi 0.5 MeV’den biiylik ise, etkilestigi maddenin zayif bagh

veya serbest elektronlariyla etkilesir. Foton, elektronla elastik carpisma yaparak

enerjisinin ve momentumunun bir kismini elektrona verir ve daha diisiik enerjili yeni

bir foton olarak baska bir dogrultuda yol alir. Boylece meydana gelen elektrona

Compton Elektronu, olaya da Compton Olay1 denir. Compton elektronu, fotoelektron

gibi ikincil iyonizasyon meydana getirerek sogurulur, enerjisi azalmis foton ise diger

compton olaylar ile enerji kaybeder veya fotoelektrik olayla sogrulur.



Compton olayinda enerji esitligi;
hV2 = th -E (22)
burada hv; gelen fotonun, hv, ¢ikan fotonun, E de Compton elektronun enerjisini

gostermektedir. Foton, etkilestigi elektron serbest veya zayif bagli oldugu igin,

elektronu yoriingeden koparmak i¢in bir enerji harcamaz.

Sacilan
Elektron'@
Fomn Elektroq X \q)
-6
A

Sekil 2.4: Compton olay.

Enerjinin ve momentumun korunumu prensiplerinden,
A2 — X1 = AL =h/ mc (1-Cos0) (metre) (2.3)

yazilabilir. Burada (A, ve A; sirasiyla ¢ikan ve gelen fotonlarin dalga boylar1 olur)

h,m,c sabitlerinin degeri yerine konuldugunda,
A= 0,024 x 10" (1-Cosb) (metre) (2.4)

elde edilir. Burada 0 gelen fotonun gelis dogrultusuyla, ¢ikan foton c¢ikis
dogrultusunun teskil ettigi acidir. A’ nin birimi metredir. Radyoterapide, iyonlastirici
radyasyonun sogrulmasinin en Onemli agiklamasidir. Compton olaymin olma
thtimali, etkilestigi maddenin atomlarmin yoriinge elektronlarinin sayisi arttikca

yiikselir. Orta enerjili fotonlar i¢in etkilesme olasilig1 en yiiksek olan Compton
olayidir [8],[10].



2.3.4. Cift Olusum

Cift olusum, fotoelektrik ve compton olayindan daha nadir olarak meydana
gelen bir foton etkilesmesidir. Enerjisi 1,022 MeV olarak meydana gelen bir foton
cekirdegin elektrik alanina girdiginde etkileserek bir elektron ile bir pozitron g¢ifti
olusturur ve kaybolur. Bu olay yok olma olaymin tersidir. Teorik olarak, ¢ift olusum
olma olay1 1,022 MeV’den disiik enerjili fotonlar i¢in imkansizdir. Pratikte ise
2 MeV’den kiigiik enerjili fotonlar i¢in bu olaymn olma olasilig1 ¢ok diistiktiir. Cift
olusumunda, elektron ve pozitronlarin kiitleleri foton enerjisinin maddeye doniisiimii

ile (E=mc?) olusurlar. Cift olusumda enerji esitligi;
hv =2 mg ¢ = E (2.5)
olarak yazilir. Burada;

¢ hv = Gelen fotonun enerjisi,
e Mg = Elektron ve pozitronun durgun kiitlesi,

e E, = Elektron ve pozitron ¢iftinin toplam kinetik enerjisidir.

Enerji esitliginde 2mc? igin bilinen degerleri yerine kondugunda 1,022 MeV
bulunur ki buda foton enerjisinin 1,022 MeV’den biiyiik oldugu haller igin gift

olusumun miimkiin oldugunu gosterir.

Sekil 2.5: Cift Olusum.



Cift olusumunda meydana gelen elektron, serbest elektronlar gibi diger
atomlarla etkilesir, pozitron ise ortamdan bir serbest elektron yakalayarak
0,511 MeV’lik birbirine zit yonde iki gama fotonu yayinlayarak (yok olma olay1) yok

olur. Bu yolla meydana gelen yok olma fotonlar1 ise fotoelektrik olayla sogrulur

[8],[14].
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Sekil 2.6: Foton enerjisinin absorbanin atom numarasi ile etkilesimi.

2.3.5. Fotodisintegrasyon

Gelen fotonun enerjisi, 15 MeV dan biiyiik enerjilerde meydana gelir. Foton
atomun ¢ekirdegi tarafindan absorblandigi icin c¢ekirdek gegici bir siireligine
radyoaktif olur. Tekrar eski kararli durumuna donmek i¢in nétron yayinlar. Bu
notronlar ise bagka cekirdeklerle etkileserek radyoaktif ¢ekirdekler olustururlar. Bu
reaksiyon hizlandiricilarin  kafalarindaki aksesuarlarin radyoaktif olmasina yol
acabilir. Notronlar tarafindan {iretilen reaksiyon firtinleri linaklarin haznelerinin

radyoaktif olmasina neden olabilmektedir.



N (n6tron)

Sekil 2.7: Fotodisintegrasyon.

2.4. Lineer Hizlandiricilar

Elektron lineer hizlandiricilart (linak) Klinikte radyasyon tedavisinde
kullanilmak {izere x-1sinlar1 iiretimi veya hizli elektron iginlart iiretimi amaciyla
1950’lerin baslarindan beri kullanilmaktadir. ilk klinik lineer hizlandiric1 Londra’da
Hammersmith hastanesi Radyoterapi arastirmalar biriminde 1952’de kurulmustur.
Subat 1953’te fizik ve diger testlerden gecip 7 Eylil 1953°de ilk hasta tedavisine
baglanmigtir. 1953°te tedaviye baslayan ve Metropolitan-Vickers (Met-Vic)
tarafindan {iretilen bu ilk linakta 3m uzunlugunda bir hizlandirici tiip kullanilarak
8 MV x-1sinlar1 elde edilmistir.

Farmer’in 1962’de ki calismasinda [15] diinya genelinde 15 linak, 50
betatron, IJAEA’nin 1968’deki ¢alismasinda ise 79 linak, 20 van der Graff, 137
betatron, 1700 Co—60 oldugu belirtilmistir. Karzmark’in 1984’daki caligmasinda
[16]. Amerika da bulunan MV tedavi cihazlarinin yarisindan fazlasinin ve yeni
kurulan cihazlarin ise %90’indan fazlasinin linak oldugu belirtilmistir. Bundan

sonraki yillarda da linak kullanimi giderek artis gostermistir [17].

2.4.1 Lineer Hizlandiricilarin Yapisi

Lineer hizlandiricilar yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar1 kullanarak
elektron gibi yiiklii pargaciklart bir lineer tiip boyunca yiiksek enerjilere hizlandiran

cihazlardir. Iki tip lineer hizlandiric1 vardir.
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e Hareketli dalga hizlandiricilar

¢ Duran dalga hizlandiricilar

Hareketli dalga hizlandiricilarinin dizayn1 duran dalga hizlandiricilarindan
farklidir. Hareketli dalga hizlandiricilarda tiipiin sonunda artan giicli sogurmak i¢in
bir bitiriciye gereksinim vardir. Boylece dalganin geri yansimasi onlenir. Duran
dalga hizlandiricilarinda ise tiipiin sonunda dalganin maksimum yansimasini
saglanir. Boylece ilerleyen ve yansiyan dalga tist iiste bindirilerek duran dalgalar
olusturulur. Bu hizlandirici hareketli dalga hizlandiricidan daha etkili olmasina
karsin digerinden daha pahali olup bir sirkiilator veya izolatdr kullanilmasini
gerektirir. Bu izolator yansimalarin giic saglayiciya gelmesini 6nlemek igin gii¢

saglayict ve yapi arasina konur.
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Sekil 2.8: Lineer hizlandiricinin yapisi.

Genel olarak bir linak yapis1 yukaridaki gibidir. Gii¢ kaynagi (power supply)
modiilatére DC (dogru akim) saglar. Modulator ise pulse seklindeki ag ve hidrojen
thyratron olarak bilinen bir switch tiip icerir. Modulatdrdeki yiiksek voltajli pulslar

birka¢g mikro saniyelik diiz DC pulslardir. Bu pulslar es zamanli olarak elektron
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tabancas1 ve magnetrona verilir. Magnetron veya klystronda iiretilen mikro dalgalar
bir dalga rehberi yardimiyla tiipe aktarilir. Hizlandiric1 bir bakir tiipten olugsmakta
olup bu tiipiin 6n taraflar1 c¢esitli aparey diyaframlar1 tarafindan boliinmiistiir.
Linaklarin tiip kismi vakum yaratmak i¢in havasi bosaltilmistir. Elektronlarin
tabancadan ¢ikis enerjisi 50 keV olup elektromanyetik dalgayla temasi sonucu
yiiksek enerjilere yiikseltilirler. Hizlandirma esnasinda elektronlar1 bir demet halinde
toplamak ve target iizerine ince bir demet seklinde iletmek i¢in manyetik odaklayici
alanlar tiip boyunca yerlestirilir. Elektronlar ¢ikista yaklagik 3 mm ¢apina sahiptirler.
6 MeV’den kiiciik foton enerjilerini liretmek i¢in elektronlar diiz olarak ¢ikip yiiksek
atom numarali tungsten’den yapilmis hedefe ¢arptirilirlar. Daha yiiksek foton enerjisi
tireten hizlandiricilarda ise hizlandirict tiip daha uzun olup odaya zemine yatay
olarak yerlestirilir ve elektronlar genelde 270, bazen de 90 derece saptirilarak hedefe
carptirilir. Isinlar hastaya gelmeden once diizlestirici filtreden gegirilir. Cihazin
kafasinin i¢inde birincil kolimatorler, monitor iyon odalari, 151k huzme sistemi ve

ayna sistemi bulunur [17].

2.4.1.1. Mikrodalga Gii¢c Kaynagi

Medikal amagl lineer hizlandiricilarda gerekli olan elektromanyetik dalga
glicii 2 MW ile 10 MW arasinda degismektedir. Linaklarda kullanilan magnetron

ve/veya klystron olmak iizere iki ¢esit mikro dalga gii¢ kaynagi tiretici vardir.

e Magnetron

Magnetron mikrodalgalar {ireten bir cihazdir. Yiiksek giiclii bir osilator olarak
islem goriir ve saniyede birkag yiiz tekrarlama ile her biri birka¢ mikrosaniye siiren
mikrodalgalar tiretir. Her atim i¢in mikrodalga frekansi yaklasik 3 GHz dir.

Silindirik bir yapiya sahip olan magnetron merkezi bir katot ve bakir bir kati
parcayla rezonans kavitesine sahip bir dig anottan olusur. Katot bir i¢ filaman ile
isitilir ve elektronlar termoiyonik emisyonla {iiretilir. Statik manyetik alan kavitenin
yan kesitine dik uygulanir ve anot-katot arasina DC elektrik alan uygulanir. Katottan
yayilan elektronlar puls seklindeki DC elektrik alanmin etkisiyle anoda dogru
hareket ederler. Es zamanli uygulanan manyetik alan etkisi altinda elektronlar

rezonans kavitesine dogru spiral sekilde hareket ederler ve mikrodalga seklinde
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enerji yaymlanir. Olusturulan bu mikrodalgalar pargaciklarin dalga klavuzu

araciligryla hizlandirilmasini saglarlar [17].

e Klystron

Klystron bir mikro dalga iireticisi degil bir mikrodalga yiikseltegtir. Kendi
basina bir kaynak degildir ve diisiikk gilicte bir mikrodalga osilatorii tarafindan
beslenmelidir. Katotta iiretilen elektronlar, diisiik giicte mikrodalgalarin geldigi
demetleyici boslugu da denen, ilk bosluga dogru negatif bir voltaj atimiyla
hizlandirilirlar. Mikrodalgalar bosluk boyunca alternatif bir elektrik alan olusturur.
Mikrodalga gii¢c, mikrodalga kaynagindan (mikrodalga iireticisi veya magnetron)
hizlandirict dalga kilavuzu yapisina, basingli gazla doldurulmus (stilfir hekzalflorid
SF6) bir tasityict dalga kilavuzu ile tasimmir. Mikrodalga igin gecirgen olan iki
mikrodalga penceresi (seramik veya berilyum) basingh gazi, magnetron/mikrodalga

tireticisi igindeki ve hizlandirict dalga kilavuzu igindeki vakumdan ayirir [17].

2.4.1.2. Hizlandirica Dalga Kilavuzu

Temel olarak linaklarin ana bileseni olan hizlandirict dalga kilavuzu bakir bir
boruya benzemektedir. Bu bakir kilavuzun i¢ yapisi yatay olarak disklere
boliinmiistiir. Giiclii mikrodalgalar hizlandiricida her bir kavitesinde elektrik ve
manyetik alan olustururlar. Mikrodalgalarin kilavuza iletilen elektronlarin faz
hizlarina ayak uydurmasini saglamak amaciyla ilk birka¢ kavite daha genis aralikli
olup sonraki kaviteler esit araliklidir. Elektronlar ilk birka¢ kavitede hiz kazanir ve
151k hizina yakin hiza ulagirlar. Bakir mikrodalga frekanslarda oldukea iyi iletkenlige
sahip oldugundan hizlandirici dalga kilavuzlart genelde bakirdan yapilir. Boylece
mikrodalgalarin kavite duvarlarindan yansimasi sirasinda ¢ok az giic kaybi olusur.
Elektron kaybini 6nlemek i¢in kilavuz yiiksek vakum altinda tutulmakta olup kilavuz
icinde elektronlarin odaklanmalarini, yonelimleri ve pozisyonlarini kaybetmelerini
engellemek icin odaklayici selenoid kangal kilavuzun etrafina yerlestirilmistir.

Hareketli ve sabit dalga olmak iizere iki tip kilavuz vardir. Hareketli dalga
kilavuzunda mikrodalga elektron tabancasinin oldugu uctan verilip tiipiin sonunda
sogrulur. Kilavuza enjekte edilen elektronlar hareketli mikro dalgalar tarafindan
tutulur ve aym fazda hareket etmeye baglarlar. Duran dalga kilavuzlarda ise

hareketlinin aksine mikrodalga gii¢ kilavuzun sonunda sogrulmaz, aksine maksimum
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yansitilarak gelen ve yansiyan dalgalarin st iiste bindirilmesiyle duran dalgalar

olusturulur [17].

2.4.1.3. Elektron Tabancasi

Elektron tabancasi hizlandirici dalga kilavuzu i¢in bir elektron kaynagidir.
Konvansiyonel bir X-1sinlar1 tiipiinde elektronlar termo iyonik emisyonla 1sitilmis bir
katottan elde edilir. Genellikle katot spiral seklinde tungsten bir filamandan
olugsmaktadir. Pals seklindeki elektron demeti yaklasik 10 kV’luk bir puls seklinde
voltaj uygulanmasiyla elde edilir. Elektronlar hizlandiric1 kilavuz i¢ine yiiksek giiclii
mikrodalgalarla es zamanli olarak enjekte edilirler. Elektron tabancasi bir tabanca
stiricii alt sistemi tarafindan kontrol edilir. Bu sistemin fonksiyonlari; tabanca
filamanini 1sitmak i¢in gii¢c saglamak, tabanca katodu i¢in yiiksek gerilim saglamak,

dogru fazda bir pals programi ve dalga sekli saglamaktir [17].

2.4.1.4. Saptiric1 Magnet Diizenegi

Ideal olarak hizlandiric1 tiip radyasyon demetinin merkezi eksenine paralel
yerlestirilmelidir. Fakat bu durum sadece diisiik enerjili X 1sinlar iireten sabit dalga
kilavuzlu linaklarda gecerlidir. Bu tiir cihazlarda kisa tiip boyundan dolay: tiip
demete paralel yerlestirildiginden elektronlar i¢cin demet yonlendirilmesine gerek
yoktur. Bununla birlikte hemen hemen biitlin hareketli dalga hizlandiricili ve ytiksek
enerjili sabit dalga kilavuzlu linaklarda kilavuz boyu uzundur (18 MV sabit dalga
kilavuzu 1.5 m uzunlugundadir) ve demet eksenine dik yerlestirilir. Bu tiir linaklar da
kilavuz sonunda hizlandirilmis elektronlar hastaya dogru yonlendirilmelidir. Linaklar

da 5 gesit saptirict magnet kullanilmaktadir.

e 90° saptirict magnet: En basit saptirict sitemdir. ilk linaklarda kullanilmis olup
akromatik degildir.

e Hiperbolic kutup yiizeylerinin kullamldigi 270° saptirict magnet: Bu sitem
akromatik olup ABB/Dynary sirketi tarafindan linaklarda kullanilmistir.

e Lokal olarak agilandirilmis kutup yiizeylerinin kullamldigi 270° saptirict

magnet: Siemens Mevatron ve Primus hizlandiricilarinda bu sitem kullanilir.
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e Ug boliim sistemine sahip 270° saptirict magnet: Varian linaklarinda bu sistemi
kullanmaktadir.

e 112.5° cift odaklanmis saptirici sistem: Elekta linaklarinda kullanilan sistemdir.

2.4.1.5. Linak Kafa Yapisi

Yukarida anlatilan hizlandiric1 ve saptirict yapist ile ¢cok dar odaklanmis bir
elektron demeti elde edilir. Yaklastk 3mm capindaki bu elektron demeti
kullanilamaz. Hasta tedavisinde kullanilacak 1sin elde etmek i¢in bu dar elektron
demeti ya fotonlara doniistiiriilmeli veya uygun sekilde bir elektron demeti elde

edilmelidir.
2.4.1.5.1 X-Isinlar1 Hedefi

Kilovoltaj ve megavoltaj X 1sinlar yiiksek enerjili elektronlarin tungsten veya
bakir-tungsten karigimi gibi yiiksek atom numarali metal hedefe carptirilmasiyla
olusan bremsstrahlung 1sinlarindan elde edilir. Bununla birlikte enerji arttikca
bremsstrahlung emisyonu ileriye dogru arttigindan megavoltaj enerjilerde target bir

transmisyon target gibi davranir.
2.4.1.5.2 Diizlestirici Filtre

Hedeften ¢ikan yiiksek enerjili x-1s1nlart sabit birincil kolimatorlerle kolime
edilir. Homojen bir demet olusturmak icin x-151n1 doz profili, ucu hedefi gosteren
koni seklinde bir diizlestirici filtre ile dizlestirilir. Diizlestirici filtre genellikle

tungsten, ¢elik veya kursun-gelik kombinasyonundan yapilir.
2.4.1.5.3 Monitor iyon Odalar

Diizlestirici filtreyle homojen bir hale gelen demet iki tane ¢ok kanalli paralel
iyon odasindan geger. Iyon odalar1 genellikle kapton’dan yapilir. Onceleri mika
kullanilmakta olup bu materyalin azalmasi nedeniyle kapton son yillarda yaygin

olarak kullanilmaktadir. Ayrica elektron modunda kapton iyon odalarindan
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kaynaklanan bremsstrahlung X-1sin1 kontaminasyonu daha azdir. Ortamdaki basing
ve sicaklik dalgalanmalar1 nedeniyle iyon odasi i¢indeki gaz yogunlugu degisimleri
icin gerekli olan diizeltmelerden kaginmak amaciyla iki iyon odasi da dis etkilere

kapatilir.

2.4.1.5.4 Kolimator sistemi

e Birincil sabit kolimatdrler

Birincil sabit kolimator genellikle tungstenden yapilmis olup diizlestirici
filtrenin iistiine monte edilir. Tki ucu acik az bir egime sahip olan koni seklindeki bu
aparat sadece ileri dogru sagilan x-1ginlarinin lineer hizlandirict disina ¢ikmasina izin
verir. Bu kolimatér kafa sizintisindan kaginmaya yardimci olur. Birincil
kolimatdrlerin boyutlar1 genellikle ikincil kolimatorler olmaksizin 100 cm SSD’ye

yaklagik 50 cm ¢ap verecek sekildedir.

e Ikincil sabit kolimatérler
Ikincil kolimatér sistemi genellikle yaklasik 8 cm tungsten veya kursun’dan

yapilmis iki ¢ift metal bloktan olusur.

2.4.1.5.5 Cok Yaprakh Kolimatorler (Multilif Kolimator; MLC)

Konvansiyonel kolimatorler sadece kare veya dikdortgen alanlari
sinirlandirirlar. Kursun blok olmaksizin daha farkli geometrik sekilli alanlar
1sinlamak i¢cin MLC denilen ¢ok yaprakli kolimator gelistirilmistir. Cok yaprakh
kolimatorler tiimor ve riskli organlarin sekline uygun olarak 151n alaninin kolay ve
hizli sekillendirilmesini saglarlar. Tek bir metal blok yerine MLC 80 veya daha ¢ok
cift bagimsiz hareket edebilen kiiciik tungsten yaprak¢iklardan olusur. Tungsten
yiikksek yogunluga sahip, ayrica oldukc¢a sert, kolay islenebilir, diisiikk esneme
katsayil1 ve ¢ok pahali olmayan bir malzeme oldugundan MLC materyali olarak
kullanilmaktadir. Saf tungsten yogunlugu 19.3 gr/cm3 iken tungsten alagimlarinin
yogunluklar1 17-18,5 g/cm® arasinda degismektedir. Saf tungsten nikel, bakir ve
demir gibi elementlerle katkilandirilarak farkli kombinasyonlu tungsten alagimlar
elde edilebilir [18].
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MLC’lerin pek ¢ok degisik bicimi mevcut olup, bunlarin bir kismi ticari
firmalar tarafindan dizayn edilirken, bazilar1 ise 6zel uygulamalar i¢in arastirma
gruplari tarafindan yapilmistir. ilk olarak Takahaski tarafindan 1960°da dnerilmesine
ragmen modern MLC’ler 1980’lerde radyoterapide kullanilmaya baslanmistir. Ilk
MLC Japonya’da yapilmistir. Avrupa’daki ilk MLC ise Iskandinavya’da yapilmis
olup Scanditronix mikrotronuna monte edilecek sekilde gelistirilmistir.
Philips(simdiki adiyla Elekta) ve Varian ilk ticari MLC’lerini 1990°’larda Avrupa ve
USA’da kullanima sunmusglardir. Siemens ve GE ise birka¢ yil sonrasinda MLC’li
linaklar1 tiretmislerdir [17],[19].

MLC’nin performansint karakterize eden en oOnemli teknik parametreler

mekanik ve geometrik 6zellikleri olup asagidaki sekilde gdsterilmektedir.

Maksimum orta hatti
gecis mesafesi
r Maksimum
1 // Alan Boyutu
1

Lif
Y genisligi

Lif Blogu B Lif Blogu A

Sekil 2.9: MLC yapist.

Sekilde gosterilen geometrik ve mekanik ozellikler sdyle siralanabilir:

e Maksimum alan boyutu

e Lif genisligi

e Liflerin i¢ i¢ce gegmesi

e Maksimum overtravel mesafesi

e MLC’nin kolimator ¢enelerine gére konumu

17



Bunlarin disinda IMRT i¢in MLC kullanildiginda lif hizlann ve
pozisyonlarinin dogrulugu da 6nemli parametrelerdir. Yukarida siralanan mekanik ve

geometrik 6zellikleri soyle agiklayabiliriz.

e Maksimum alan boyutu

Halen klinikte kullanilan iki tir MLC vardir. Bunlarda ilki 40x40 cm alan
boyutuna kadar olan orta ve biiyiik alanlar i¢in tasarlanmis ve linaklarin kafasina
monte edilmis olan MLC’dir. ikincisi ise genellikle mini veya mikro MLC olarak
adlandirilan ve tedavi cihazinin kafasma da tutturulabilen bir aksesuara monte
edilebilen MLC tipleridir.

e Lif genisligi

Linak kafasina monte edilmis olan bilgisayar kontrolli MLC’ler genellikle
isomerkezde 0.25-1.0 cm genislige sahiptirler. Bu genislik lif hareketine dik olan
diizlemdeki genislik olup hareket dogrultusunda 1 mm pozisyon dogruluguna
sahiptirler.

Izomerkezdeki bu lif genisligi hedef hacmin sekli ve boyutuna uygun
olmahdir. Piyasada farkli lif genisligine sahip cihazlar bulunmaktadir. Asagidaki
sekilde Elekta cihazina ait farkli genisliklere sahip MLC yapilar1 gosterilmektedir
[19].

Sekil 2.10: Elekta MLC yapilar1 a) 80 lif, b) 160 lif yeni jenerasyon MLC.
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e Maksimum kars1 hatta gecis mesafesi

Overtravel bir yapragin MLC’nin orta hattindan karsi tarafa ne kadar uzaga
gittigini karakterize eden bir parametredir. Bu parametrenin biiylik olmasi kompleks
sekilli hedef voliimlerin tedavisinde ve yogunlugu modile edilmis alanlarin
olusturulmasinda olduk¢a 6nemlidir. Biiyiik overtravel mekanik bir zorluktur, ¢linkii
daha fazla agirliga sahip olup mekanik kontrol etme giicliigii yaratacak olan daha

uzun liflerin kullanilmasi gerekir [19].

o Liflerin i¢ i¢ce gegmesi

Baz1 durumlarda bir lif kars1 komsu lif ile carpismaksizin bu lif hizasindan
Oteye gegemez. Bu durum konvansiyonel konformal radyoterapi igin sorun
olmamakla birlikte, IMRT’de kompleks sekilli alanlarin alt segmentlerini

olusturmada sorun ¢ikarir.

Liflerin ic ice gecmesi

Sekil 2.11: Lif i¢ ice gegcme probleminin goriiniisii.

e MLC konfigiirasyonu

MLC alan sekillendirmeyi saglamakta olup ek koruma back up kolimatdrle
saglanir. MLC (back-up kolimatorii igeren) standart kolimasyon sisteminin yerini
alir.

MLC tiim kolimasyonu saglar (birincil kolimasyon hari¢) ve tamamen standart

kolimasyon sisteminin yerini alir.
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MLC standart kolimasyon sistemine ek olarak alan sekillendirmesi saglar.

® Penumbra

Hedef hacim ve saglikli dokular arasinda hizli bir doz gradiyenti olusturmak
icin penumbra miimkiin oldugunca kiigiikk olmalidir. Bu ylizden penumbra tedavi
cihazlarinin dizaynina bagli olan 6énemli bir parametredir.

Penumbra oncelikle kolimatdr g¢enelerinin kaynaga ve hasta yiizeyine gore
pozisyonuna ve kaynagin ¢apina baghdir. Kural olarak kiiciik penumbra elde etmek
icin kaynagin ¢apir miimkiin oldugunca kiigik (yeni linaklarda 2-3 mm) olmali ve
kaynak ve kolimatdr arasindaki mesafe ise olabildigince biiyiik olmalidir. Ikinci

olarak penumbra kolimator kenarlarinin yapisina da bagldir.

ELEKTA VARIAN SIEMENS

Sekil 2.12: Alan kenarlarindaki penumbraya etki eden lif yapisi.

Bu nedenle sekil 2.12°de gosterildigi gibi makul bir penumbra olusturacak
kenarlar1 egimli olan MLC’ler kullanilmaya baslanmistir. Bununla birlikte boyle
MLC sisteminde penumbra tamamen lif pozisyonundan bagimsiz degildir [20].
Alana bagli olarak penumbra degisimleri tedavi planlama bilgisayarina
yiiklenmelidir. Bu durum 6zellikle IMRT de kiiciik alt alanlar kullanildiginda 6nem
kazanmaktadir [19].
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e Lifler aras1 gecirgenlik

Liflerin birbirine siirtlinmesini engellemek icin aralarinda yaklasik 0,1 mm’lik
kiiciik bir bosluk olmalidir. Bu bosluk yaklasik 4% ’iin altinda tutulmasi1 gereken
sizintt radyasyona yol agar. Sekil 2.13’de goriildiigii gibi bu durum ozellikle
odaklamak i¢in trapezoid bir kesite sahip olan liflerde problem olmaktadir. Lifler
arast sizinttyt minimum seviyede tutmak icin tretici firmalar sekil 2.13.c.’de
goriildiigli gibi tongue-groove dizaynini kullanmaktadirlar. Lifler arast sizintiyr
azaltmanin diger bir yolu da sekil 2.13.d” de gosterildigi gibi 1sin diverjansina uygun

olarak tiim liflere hafif bir egim vermektir.

Sekil 2.13: Lifler arasi sizintiy1 engellemek i¢in farkl lif dizaynlari.

e Lif gecirgenligi

Linaklarin ayarlanabilir kolimatdrleri MLC’lerle yer degistirdiginde MLC’lerin
kisiye Ozel bloklarla ayni attenliasyonu (<5% veya 4 ile 5 HVL aras1) saglamasi
beklenir. Bununla birlikte MLC’ler bagimsiz hareket edebilen liflerden olustugundan
lifler aras1 sizint1 da dikkate alindiginda yukaridaki attentiasyondan daha diisiik bir
atteniiasyona sahip olmalidirlar. 4 veya 5 HVL kriteri yaklasik 5 cm kalinliginda
tungsten karigimla saglanabilmektedir. 5% olan bu transmisyon Kkriterini 1% ‘e

diisiirmek i¢in tungsten alasimin kalinligini yaklasik 2,5 cm artirmak yeterli olur.
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e Dinamik MLC teknigi

MLC sistemi alan sekillendirmek i¢in fokalize bloklarin yerini aldigindan beri
Dinamik MLC teknigiyle yogunlugu ayarlanmis demetlerin (IMB) elde edilmesinde
kullanilabilecegi ongoriilmiistiir. Bu teknikte lifler 1sinlama siiresince farkli hizlarda
ardisik olarak hareket ederler. Her bir lif ¢ifti bir boyutlu ayarlamay1 tanimlamakta
olup bu bir boyutlu ayarlama lif g¢iftleri arasinda farklilik gosterebilir. Bununla
birlikte kavram olarak tim lif ¢iftleri birlikte hareket ederek iki boyutlu siddet
ayarlamasi yaratirlar ve bu sekilde siddeti degistirilmis 151n demeti olusur.

Bu teknikte lifler arasi1 aciklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak
sekilde kullanilan algoritma tarafindan ayarlanir. Bu metot ayni zamanda sliding
window olarak da adlandirilmaktadir.

Dinamik MLC’de kullanilacak lifler motorla hareket etmeli ve saniyede
2cm’den fazla hareket edebilecek bir hiza sahip olmalidir. Lif hareketleri bilgisayar
kontrollii olup pozisyonlart1 dogrulanmalidir. Lif hizilarinin belirlenmesi bazi
arastirmacilar tarafindan incelenmistir.One siiriilen ¢oziimler farkli olmakla birlikte
bu ¢oziimler, tanimlanan doz siirlandirmalarina gore olusturulan modiile edilmis
profilleri miimkiin olan maksimum lif hiz1 ve minimum tedavi siiresiyle en dogru
sekilde verecek optimizasyon algoritmalarini igermektedir [17],[19].

Dinamik kolimasyonun temel prensibi sekil 2.14.’de gosterilmektedir. Liflerin
bir ¢ifti Vi(x) hiziyla hareket eden trailing (takip eden lif grubu) lif ve V,(x) hiziyla
hareket eden leading (6nde giden lif grubu) lif seklinde tanimlanir. Sagilma,
penumbra ve lif gegirgenligini yok sayip 1sin verimi sabit kabul edilirse t1(X) ve to(X)
toplam zamanlar1 arasindaki bir x pozisyonunun bir fonksiyonu olarak aki siddeti

olan I(x) asagidaki sekilde verilebilir.

arkadaki ~ ondeki  arkadaki Gndeki arkadaki Ondeki

— ) e = e — _
v = == Vi) v(t) = S

Vi) V2(x) Vi) V2(x)

Sekil 2.14: Dinamik MLC teknigi.
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1(x) = ta(X) - ta(x) (2.6)

Bu denklemi diferansiyel seklinde yazacak olursak;

di(x)/dx = dty(x) — dta(x) veya dI(x)/dx = 1/V1(X) — I/V2(X) (2.7)

Denklemden goriildiigii gibi toplam tedavi siiresini kisaltmak i¢in iki liften en
hizlisin1 maksimum Vs hizinda hareket ettirip yavas olan lif ile siddet ayarlamasi
yapmak gerekir. Eger ikinci lif grubunun hizi birinciden yiiksek olursa siddet
gradyenti dI(x)/dx pozitif, tersi durumda ise negatif olur. ki lif toplulugunun
hizlarinin esit oldugu durumda ise siddet gradyenti sifir olur.

Dinamik MLC algoritmasi asagidaki prensiplere dayanir:

e Aki gradyenti pozitifse(artan aki), leading lif maksimum hizda hareket edip
trailing lif buna uygun olarak istenen akiy1 olusturmalidir.
e Aki gradyenti negatifse takip eden lif grubu lif maksimum hizda olup, 6nde

giden lif grubu istenen akiy1 saglamalidir.

Iki teknik hakkinda tiim bu anlatilanlar 1s13mda denilebilir ki her iki teknik de
birbirlerine gore avantaj ve dezavantajlara sahiptirler. Dinamik MLC teknigi daha
karmasik olmasina ragmen step and shoot tekniginde bahsedilen tongue-groove ve lif
hareketi yoniindeki alt alanlarin birlesim yerindeki diisiik dozdan kaynaklanan
artefaktlara sahip degildir. Bunun yam sira diger bir avantaji daha kisa tedavi
stiresine sahip olmasidir. Bu avantajlarini yani sira bu teknikte lifler siirekli hareket
halinde oldugundan lif pozisyonlari, hizi ve doz hizinin ¢ok dogru bir sekilde kontrol
edilmesi gerekir.
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3.KANSER

Viicut hiicreleri kendilerini belirli bir kontrol igerisinde yenilerler. Ancak o
kontrol kayboldugunda, kontrolsiiz bir sekilde ¢ogalmaya baslayan hiicrelere timor
denilmektedir. Komsu organlara ilerlemeden, smirli sekilde biiyiime gosteren
hiicrelere benign (selim, iyi huylu) timoér denilmektedir. Bazi timorler ise kan ve
lenf dolasimi ile koken aldiklar1 yerlerden uzaktaki organlara yayilim yapabilirler.
Bu tiir tiimorlere malign (habis, kotii huylu) tiimor ya da kanser denir. Kanser
hiicreleri koken aldiklart malign timorden ayrilabilir, viicutta dolasarak yeni
yerlestikleri yerlerde ¢ogalabilirler. Bu sekilde koken aldiklari organ disina yayilmis

ve oralarda biiyiimekte olan tiimorlere metastaz denir [21].

3.1. Prostat Kanseri

Prostat, erkek iireme sisteminde yer alan bir salg1 bezidir. Semenin bir kismini
olusturan spermlerin dmriiniin uzamasini saglayan sivilar salgilar. Yaklasik kestane
biikliiglindedir ve mesanenin hemen altinda, rektumun ise 6n komsulugunda
yerlesmistir. Ust sag ve sol yaninda ise, prostata kanallarla bagli olan seminal
vezikiiller yer alir.

Kanser, prostatin icerdigi salgi bezi hiicrelerinden gelisir (adenokanser) ve
75%’1 cevresel kisimlarindan olusur. Yayilma yollar1 lokal, (ekstrakapsiiller
ekstansiyon veya seminal vezikiil invazyonu, bolgesel (lenfatik yayilim) ve uzak
(kanyoluyla organ metastazlar1) olmak tizere 3 sekilde gerceklesir.

Erken evre prostat kanserinin tedavisinde, cerrahi (radikal prostatektomi) ve
radyoterapi, karsilastirilabilir diizeyde benzer tedavi basarisi saglar. Tedavi
seciminde hastanin yasam beklentisine, baska hastaliklarinin olup olmadigina, timor
karakteristligine ve hastanin yasam kalitesine dayali beklentilere bakilarak karar
verilir.

Son yillarda, prostat kanseri tedavisinde radyoterapinin kullanimi belirgin
derece artmistir. Ciinkii radyoterapi aygitlarindaki teknolojik ilerlemeler sayesinde
gelisen YART, IGRT gibi teknikler ile rektum, mesane gibi ¢cevre normal dokularda
dozu minimalize ederken, timor hacmine yiiksek dozlar uygulanabilmekte, bu da

radyoterapinin basar1 sansini yiiksek diizeylere ¢ikarmaktadir [22].
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Tablo 3.1: Prostat kanserinin “T” klinik evrelendirmesi.

Tx | Primer timdr biitikligii tespit edilemiyor.

TO | Primer tiimér varhig tespit edilemiyor.

T1 |Klinik olarak palpabl olmayan, goriintiilemede saptanamayan timor.

Tla | Timor rezeke edilen dokunun %5'den azinda saptanan insidental bir bulgudur.

T1lb | Timor rezeke edilen dokunun %5'den fazlasinda saptanan insidental bir bulgudur.

1 Yiiksek PSA seviyesi gibi nedenlerle yapilan igne biyopsisinde tiimor saptanmast
c
durumudur.

T2 | Timor prostata sinirhdir.

T2a | Timor bir lobun yarisini veya yarisindan azini tutar.

T2b | Tiimor bir lobun yarisindan fazlasini tutar ancak iki lob tutulu degildir.

T2c¢ | Tumor her iki lobu tutar.

T3 | Timor prostat kapsiiliiniin 6tesine gegmistir.

T3a |Ekstrakapsiiler yayilim.

T3b | Timdr seminal vezikiil veya seminal vezikiilleri invaze eder.

T4 Tiimér seminal vezikiil disindaki yapilara(ér: mesane, rektum, vb) fikse veya
invazedir.

Tablo 3.2: Prostat kanserinin “T” cerrahi (patolojik) evrelendirmesi.

pTLl [

pT2 | Timdr prostata sinirlidir.

pT2a | Unilateral timdr, prostatin bir tarafinin yarisin1 veya yarisindan azini tutar.

Tob Unilateral tlimdr, prostatin bir tarafinin yarisindan fazlasini tutmus, ancak her iki
Y
lobu tutmamustir.

pT2c |Bilateral timor.

pT3 | Ekstraprostatik yayilim.

pT3a |Ekstraprostatik yayilim veya mesane boynunun mikroskopik invazyonu.

pT3b |Seminal vezikiil invazyonu.

pT4 | Rektum, levator kaslar ve/veya pelvik duvar invazyonu olmasi.
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Tablo 3.3: Prostat kanserinin “N” ve “M” evrelendirmesi.

Nodal evrelendirme

(klinik ve patolojik N ayn)

NO Lenf nodu metastazi yok

N1 Rejyonel lenf nodu metastazi varligi

Uzak Metastaz evrelendirmesi

M1 Uzak metastaz varlig

Mla Rejyonel olmayan lenf nodu metastaz varlig
M1b Kemik metastazi

M1lc Diger metastazlar

Tiimoér hacmi (GTV) tanimlanabilir, simnirlart belirgin kitlenin bulundugu
vemalign biiylimenin gergeklestigi bolgedir. Genisligi ve miktar1 bilgisayarli
tomografiniikleer manyetik rezonans goriintiileme, radyografi gibi farkli goriintiileme
teknikleri aracilig ile tayin edilebilir.

Klinik hedef hacim (CTV) tanimlanabilir timor hacmi (GTV)’ni ve-veya yok
edilmesi gereken sub-klinik malign hastaligi iceren doku hacmidir.

Radyoterapinin amacina ulasabilmesi i¢in bu hacmin tamamen tedavi edilmesi
zorunludur.

Planlanan hedef hacim (PTV), tedavi planlamasi i¢in kullanilan geometrik bir
kavramdir. Ayrica bu tanim, 6nceden belirlenen ve klinik hedef hacme verilmek
istenen doz i¢in uygun demet alan1 ve uygun demet yerlesiminin belirlenmesinde
kullanilir.

Tedavi hacmi, tiimor tedavisinin basarili olmast ic¢in belirlenen dozun
planlanan hacme verilmesi sirasinda radyasyon onkoloji takiminin kabul edilebilir
komplikasyonlara neden olabilecek doz sinir1 i¢inde degerlendirdigi miktarda doz
alan doku hacmidir.

Isinlanan hacim normal doku toleransina gore kayda deger miktarda doz almasi
beklenen doku hacmidir.

Riskli organ (kritik normal yap1), radyasyon hassasiyeti tedavi planlamasini
vel/veya onceden belirlenen dozu etkileyen normal dokular (omurilik, goz lensi

vs..) dir [23].
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3.2. Tedavi Planlamasi

Radyoterapi tedavisinde ki ama¢ hedef hacme istenilen dozu verirken
etrafindaki saglam hacimleri miimkiin oldugunca korumaktir. Bilgisayarli tomografi
cihazlar1 planlama amaciyla kullanildigindan beri hesaplamalar bilgisayarli tedavi
planlama sistemleri sayesinde yapilmaya baslamistir. Istenilen 6zelliklere sahip foton
ya da elektron demetleri olusturularak, hedef bolge iizerine gonderilmektedir.
Yazilim girilen tiim bilgileri géz 6niinde tutarak istenilen dozimetrik hesaplamalari

gerceklestirmektedir [24]. Cesitli tedavi planlama yontemleri vardir. Bunlar;

¢ 3 boyutlu konformal,

¢ Yogunluk ayarli radyoterapi tedavi planlamalaridir.
3.2.1. U¢ boyutlu Konformal Radyoterapi

Tedavi plan1 doz dagilimlarimi her ii¢ diizlemde goriiliiyor olmasi, hedef
hacmin daha iyi ve homojen bir doz dagilimiyla kapsayan alan smirlarinin
belirlenmesine olanak saglamistir. Alan sekillendirmesi, kisiye 6zel blok veya CYK
sistemi ile yapilabilmektedir.

3BKRT iig-boyutlu anatomik bilgi kullanilarak klinik amacglarla uyum
icerisinde doz dagiliminin optimizasyonunun yapildigi bir tedavi planlamasi
olmasidir. Radyasyon onkologu hedef hacimleri her bir kesitte, goriilebilir tiimorti,
stipheli timor yayilimin1 ve organ hareketinden, set-up hatalarindan kaynakli
belirsizlikleri icerecek sekilde pay birakarak cizer. Hedeflerin ve ilgili anatomik
yapilarin ¢izilmesindeki bu islem segmentasyon (kesitleme) olarak adlandirilir.

Demet diizenlemesi ve alanlarin tasarlanmasi i¢in bir sonraki adim, tig-boyutlu
tedavi planlamasinin bilgisayar yazilimini takip etmektir. Bu sistemlerin en kullanigh
taraflarindan biri, ¢izilmis hacimlerin ve diger yapilarin BEV (Beam’s eye view)

goriiniisiine izin veren bilgisayar grafikleridir [25].
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3.2.2. Yogunluk ayarh Radyoterapi

Uniform 1sin demetleri ile yapilan tedavilerde, 6zellikle konkav tiimdrlerin
istenildigi gibi 1s1nlanmas1 3BKRT ile miimkiin olmamaktadir. Teknik olarak, tedavi
planlarinda her bir alan kendi i¢inde kiigiik alanciklara bdliinerek ve radyasyon
miktarlar degistirilerek 1s1nlandiginda, non uniform 1s1n demetleri elde edilir. Her bir
alancik segment olarak isimlendirilir. Yogunluk Ayarli Radyoterapi, ¢ok yaprakli
kolimatdrler kullanilarak, Step and Shoot ve Dynamic (sliding windows) olmak
tizere iki farkli yontemle yapilir. IMRT (Inverse Modulated Radiotherap) tedavisinde
her iki islem yapilirken gantry ve kolimator agisi sabitti. VMAT (Volumetric
Modulated Arc Therapy) tedavi tekniginde ise gantry agist hareket halindeyken
sliding windows teknigi ile ¢coklu yapraklar hareket ederek segmentler olustururken
1sinlama devam eder. Belirli gantry a¢i1 araliklarinda planlama dogrultusunda doz
cikist ¢coklu yapraklarin siirekli hareket halinde olarak ¢alismasi ile meydana gelen
tedaviye VMAT tedavisi denilir. Bu tedavi tam tur olabilecegi gibi parsiyel olarak da

uygulanabilir.

3.3. IMRT/VMAT Doz Optimizasyon Algoritmalari

IMRT/VMAT i¢in doz hesaplama algoritmalari, MLC yapraklarinin dinamik
ozellikleri haricinde, standart 3 boyutlu tedavi planlamas: algoritmalariyla aynidir.
Oncelikle, bir noktanmin MLC yapraklan tarafindan kag MU (Monitor Unit) igin
kapatilacaginin hesaplandig1 hava aki dagilimi olusturulur. Daha sonra, diizeltmeler
MLC kenar1 penumbrasi, MLC arasi sizintilar (tongue and grove effect) ile MLC ve
¢cene (jaw) pozisyonlarmin bir fonksiyonu olarak kafa sagilmalarinin hesaba

katilmasiyla sonuglandirilir [26].

3.3.1. Hava Aki Dagilimi

Yogunluk ayarli bir 151n i¢in olusturulan ve ¢eneler ile her bir MLC yapraginin,
zamanin bir fonksiyonu olarak hangi pozisyonda yer alacaginin belirlendigi hava aki
dagilimi, kullanilan algoritma tarafindan ¢ikis (output) fonksiyonuna entegre edilen

fiziksel bir parametredir [26].
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3.3.2. Derin Doz Dagilinm

Isin bloklarmin sekil ve genisliklerinin biiyiik Olclilerde degisim gdstermesi
sebebiyle, yogunluk haritasin1 olusturabilmek icin 1 cm’den az genislikteki
segmetlere ihtiyac¢ duyulabilir. IMRT planlarinin hesaplanabilmesi i¢in, segmentlerin
tiimlinde ve Ozellikle bu kii¢iik boyutlu alanlarda derin doz dagilimlarinin dogru
hesaplanabilmesi esastir. Hesaplamadaki basarisi ile Pencil Beam ve Convolution-
Superposition hesaplama modelleri IMRT tekniginde en ¢ok tercih edilen
algoritmalarken, ikincil elektronlarin etkilerini hesaplamaktaki basarisiyla Monte
Carlo teknigi de artan ¢apta yayginlagmaktadir. Ancak, diger algoritmalara gore bir
miktar yavas olan bu algoritmanin genellesmesi, hesaplama sisteminin

hizlandirilmasina baglidir [26].

3.3.3. MU Hesaplamalan

IMRT igin elle MU hesab1 yapmak, imkansiz olmasa bile, olduk¢a zordur.
Pratikte, derin doz dagilimini hesaplayan algoritmalar ile tedavi planlama
sistemlerinin hesapladigi MU degerlerine giivenilir. Linak ve hesaplama
algoritmasina bagli olarak TMR ve referans doz gibi ilave degerlere ihtiya¢ duyulsa
da, MU hesab1 doz hesabina paralel bir sekilde TPS tarafindan yapilir. Bu yontem,
konformal tedavilerde sik¢a bagvurulan bir kontrol yontemi olan MU hesabinin elle
tekrar yapilmasina tezattir, fakat IMRT teknigi icerdigi karmasik yogunluk dagilimi
nedeniyle bir istisna olusturur. Bunun bir sorun olmamasi ve MU verilerinin kontrol
edilebilmesi icin, tedavi planlama sistemlerine tam entegre olmus, ancak bagimsiz
calisgan MU hesaplama programlarina ihtiya¢ vardir.

IMRT de 151n profili tekdiize degildir ve aki yogunlugu alan i¢inde modiile
edilir. Bunu basariyla saglayan Pencil Beam ve the Convolution-Superposition
algoritmalar1 doz hesaplamasi icin tercih sebebidir. Fakat, bu yontemlerde elde
edilen MU degerlerinin elle kontrol edilmesi miimkiin degildir. TPS tarafindan
hesaplanmis bu MU degerleri yalnizca harici bir MU hesab1 programi yardimiyla
kontrol edilebilir [17],[26].
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3.3.4. Monte Carlo Doz Hesaplamalari

Monte Carlo teknigi, radyasyon transportu gibi karisik denklemleri ¢6zmek
icin uygun bir metottur. Bu denklem, her hasta i¢in farklidir ve ayn1 zamanda tedavi
kosullarina yani alan boyutu, alan sekli, radyasyonun enerjisi ve yoniine baghdir.
Transport denklemi ¢6zmek i¢in direkt ve indirekt olmak itizere iki sinif hesaplama
yontemi vardir.

Indirekt yontemler, bilinen bir transport denkleminin ¢dziimii ile 6rnegin suda
Olciilen doz dagilimi ile baslar. Bu dagilim daha sonra 1s1n konfigiirasyon ve hastanin
homojen olmayan dokusu dikkate alinarak diizeltilir. Direkt yontemler ise transport
denklemi c¢ozerek sayisal doz dagilimimi hesaplar. Hasta geometrisi, BT

goriintiilerine dayali doku tiplerinin ti¢ boyutlu dagilimi ile modellenir [27],[28].

Monte Carlo teknigi, milyonlarca foton ve parcacigin madde iginde iletimini
simiile eden bir bilgisayar programindan olusur. Bu foton ve pargaciklarin bireysel
etkilesimlerinin olasilik dagilimlarini belirlemek icin temel fizik yasalarini kullanir.
Ne kadar cok simiile edilen pargacik olursa, doz dagilimlar1 da o kadar yiiksek
dogrulukla tahmin edilebilir. Fakat bunun yaninda parcacik sayisi arttikca doz
hesaplama siiresi de artar. Yeterli dogrulukta tedavi planlama yapabilmek i¢in
parcacik sayisinin bir kag¢ yiiz milyondan bir milyara kadar olmas1 gerektigi tahmin
edilmektedir.

Hesaplama siiresinin uzun olmasina ragmen hastada doz dagilimi1 hesabinin en
dogru oldugu yéntem Monte Carlo’dur. Ozellikle heterojen dokularda doz hesaplama
dogrulugu agisindan 6nemli kazanimlar saglar. Bilgisayar teknolojisi ve hesaplama
algoritmalarmin stirekli ilerlemesi ile arttk Monte Carlo yonteminin, ¢ok uzak
olmayan bir gelecekte rutin tedavi planlamada wuygulanmasi muhtemel
goriinmektedir [17]. Glinlimiizde Elekta’nin Monaco 5.0 tedavi planlama sisteminde
Monte Carlo algoritmast yiliksek hizli bilgisayar teknolojisi sayesinde diger
algoritmalarin hesaplama siirelerine yakin siirelerde hesaplamalar1 hassas bir sekilde

gergeklestirebilmektedir.
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3.3.5. Monte Carlo Metodu (inhomojen Ortamda)

Monte Carlo yontemi, Ol¢limler ve analitik tabanli sayisal hesaplamalar
arasinda bir koprii olusturur. Monte Carlo hesaplamalari, enerji kaybi ve temel
sacgilma siireglerini kapsayan olasi1 dagilimlar1 hesaplama ve 6lgme temeline dayanir.
Monte carlo modellemesi genellikle fiziksel 6l¢iimii zor durumlarda kullanilir.
Elektronlarin ve fotonlarin bireysel etkilesimlerinin temelini olusturdugu olasi
dagilimlarin bilgisini kullanan monte carlo teknigi, bunlarin madde i¢indeki iletimini
simiile eder. Etkilesimin gerceklesmesi, olasilik modellerine dayanir. Foton
etkilesimleri sonucu pargaciklar olusur ve bunlarin sagilmasina yol acar. Algoritma,
bu etkilesimler sonucunda biriken enerjiyi hastanin her vokselinde kayda gecirir.
Islemin tekrarlanmasiyla her bir 15 demeti igin doz dagilimi hesaplanir ve
dolayisiyla hesaplamasi uzun zaman alir.

Radyoterapide en oOnemli iki tip doku araylizii tipi vardir. Bunlar; diisiik
yogunluklu inhomojenite ile normal doku arasinda olan ve kemik ile normal doku
arasinda olandir. Arayiizdeki doku pertiirbasyonlar1 bir¢ok karmasik etki nedeniyle
olmaktadir. Monte Carlo yonteminde elektron transportunun dogru kullanilmasi
onemlidir. Cok sayida foton ve elektronlarin ydriingelerini ve etkilesimlerini
hesaplayarak, doz dagilimini dogru olarak modeller. Monte Carlo, transport
denklemini ¢ozerek karmasik doku arayiizlerindeki (akciger ig¢indeki farkli
yogunluktaki tiimor yada metal protez gibi farkli atom numarali materyallerin

yakininda) dozu dogru hesaplama yetenegine sahip tek yontemdir [29],[30].

3.4. iki Boyutlu (2D) doz dagilimlarinin karsilastirilmasinda
kullanilan metodlar

IMRT’de 6lgiilen ve tedavi planlama bilgisayariyla hesaplanan iki boyutlu doz
dagilimlar arasindaki uyumu belirleyip degerlendirebilecek 6zel dogrulama yazilim
programlarina gereksinim vardir. Standart degerlendirme programlari sogrulan ve
bagil izodoz ve profilleri kapsamaktadir. Yani hesaplanan ve olgiilen profiller {ist
iiste bindirilerek karsilagtirma yapilir. Oysa ki IMRT iki boyutlu doz dagilimlarinin
degerlendirilmesi i¢in daha kapsamli yazilim programlari gerekmektedir. Bazi

arastirmacilar tarafindan bu durum arastirilmis ve 1998°de Low ve arkadaslari,
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2003’te ise yine Low ve Dempsy tarafindan ilk kez halen IMRT de en sik kullanilan

dogrulama yazilim programi olan gamma indeks metodu ileri siiriilmiistiir [31, 32].

Gamma indeks metodu 6l¢iilen dozu referans olarak kullanip doz farki ve doz
mesafe uyumuna (DTA) dayanarak hesaplama yapan bir degerlendirme yontemidir.
DTA (doz mesafe uyumu) herhangi bir noktada 6l¢iilen doz ile hesaplanan dagilimda
bu doz degeriyle ayni degere sahip olan hesaplanmis doz noktasi arasindaki
mesafedir. Doz dagilimlarinin degerlendirilmesinde doz farki (dose difference) ve

DTA birbirini tamamlayan iki parametredir.

Gamma indeks metodunda oOlgiilen deger referans, hesaplanan dagilim ise
dogrulugu kanitlanacak data olarak alinip karsilastirma yapilir. Asagidaki Sekil 3.3.
kullanilarak matematiksel olarak bu metot agiklanabilir. Doz farki parametresi ADy
ve DTA ise Adw ile gosterilmektedir. Doz farki ve DTA parametrelerinin degerleri
klinikten klinige degismekle birlikte genelde ADy = %3 ve Advy = 3 mm olarak

alinmaktadir.

hesaplama noktas hesaplama noktasi
7 PO o D(x)

I

10(x,,, %)

I

I

-.'|J AD&: A d‘f

X

Dl.u[:xm}’xm xr' - X 1{
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Sekil 3.3: Doz fark: (dose difference) ve DTA (distance to agreement)
testlerinin doz dagilimi degerlendirme kriterlerinin geometrik gosterimi a) iki
boyutlu, b) tek boyutlu gosterim.

Sekil 3.3(a) iki boyutlu doz dagilimi degerlendirmesi igin yapilan analizin
diyagram olarak gosterimidir. Burada gosterilen diyagram tek bir dl¢lim noktasi rpy
icin yapilmis olup tiim bu hesaplama tiim Ol¢lim noktalar1 igin karsilastirma
isleminde tekrarlanir. x ve y eksenleri hesaplanan dagilimin r; Slgiilen doz degerine
gore bagil olarak uzaysal lokalizasyonunu verir. Ugiincii eksendeki (8) ise dlgiilen
[Dm(rm)] ve hesaplanan [Dc(rc)] dozlar1 arasindaki farki gostermektedir. DTA
parametresi (Adyy yaricapiAdm olan re — ry diizleminde bir disk tarafindan

gosterilmektedir. Eger yilizey dagilimi Dc(r) disk ile kesisirse DTA kabul limitleri
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icinde kalir ve o noktada hesaplanan doz DTA testini gecer. Dikey ¢izgi ise doz
farki testini gostermekte olup uzunlugu 2ADy’dir. Eger hesaplanan yiizey dagilimi
cizgiyi gegerse [|Dc(rc) - Dm(rm)|[<ADy ], 6lgiilen doz noktasinda hesaplanan deger

doz farki testini gecmis olur.

Asagidaki sekil es zamanli olarak DTA ve doz farkinin kabul limitlerinin
belirlemek i¢cin metodu gostermektedir. Sekilden goriildiigii gibi kabul kriterini

gosteren yiizey olarak bir elips secilmistir.

r(; . ) hesanlama noktas
Fost, - _
D(r.) 5 T, IDC{.\,.)
Ia(}m‘;:q' l -~
I,'. ) T L o(x,.x,)
¢ AD, ) I
\_ : [ Y S
Fo= T, Ad,] X
D (x,).x, 4
a) b)

Sekil 3.4: Doz farki ve DTA testlerinin kombine kullanilmasiyla doz dagilimi
degerlendirme kriterinin geometrik gosterimi. a) iki boyutlu, b) tek boyutlu gosterim.

Bu elipsoidin yiizeyini tanimlayan esitlik;

| = V{[r3(rm,1)/ Ad*m] +[8%(rm,1)/AD*M]} (2.8)
bu esitlikte;
r(rm,) = |r — (2.9)
Ve,
S(rm,r) = D(r) — Dim(rm) (2.10)

ise rm noktasindaki doz farkidir. D¢(rc)’nin herhengi bir kismi elips yiizeyini
keserse hesaplanan deger ry noktasinda kabul degerini ge¢mis sayilir. Yukaridaki
esitligin sag tarafi bir ry, 6l¢lim noktasi i¢in r; — Iy, degerlendirme diizleminde herbir

noktadaki kalite indeksi y’y1 tanimlamak i¢in kullanilabilir. O halde;
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y(rm) = min{T(rm,re) }V{re} (2.11)

Formiilde;
L(rmfe) = V{[r2(rm,r)/ Ad®p] +[8%(rm,r)/AD*v]} (2.12)
F(fm,1) = |1 — I (2.13)
ve
3(rmyfc) = De(rc) — Dm(rm) (2.14)

ise hesaplanan ve oOlgililen doz degerleri arasindaki farktir. Bu yiizden gecer ve

gecmez kriteri su sekildedir:

e v(rm) < 1 ise hesaplanan deger geger.

e v(rm) > 1 ise hesaplanan deger gecemez.

y(ortalama) < 0.6 ise hesaplanan ve 6l¢iilen doz degerleri arasinda uyum

yiiksektir.
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4, MATERYAL VE YONTEM

Yeni Yiizy1l Universitesi Tip Fakiiltesi Gaziosmanpasa Hastanesi Radyasyon
Onkolojisi Boliimiindeki Elekta marka Versa HD model lineer hizlandiricisinda
tedaviye giren T2aNOMO, T2cNOMO, T3aNOMO ve T3bNOMO evre toplam 11
Prostat kanseri hastasinin Siemens Biograph mCT cihazindan 2,0 mm kesit araligi ile
elde edilen goriintiileri dogrultusunda, MedCom Prosoma® konturlama programi ile
hastalarin saglam organ ve hedef hacim konturlamalari Radyasyon Onkologu
tarafindan sisteme girildi, 95% ’ lik doz kapsamasi CTV i¢in 76Gy, PTV i¢in 70Gy
alacak sekilde Monte Carlo algoritmasina sahip Monaco 5.0 tedavi planlama sistemi
ile kolimatoér 0° iken tek alanli VMAT teknigi ile tedavi planlamasi hesaplatildi.
Kolimatér acilar1 15° derece arttirilarak, 90°’ye kadar tedavi planlamalar
tekrarlandi. Cift alanli VMAT yo6ntemiyle yine kolimator agilart 0°-0° de iken tedavi
planlamas1 yapilip ardindan kolimator agilari 15° derece arttirilarak diger alanda
azaltilarak 90°-270° olana kadar ¢ift alanli VMAT hesaplamalari tekrarlandi ve doz
dagilimlar elde edildi. En iyi doz dagilimina sahip oldugu konusunda karar kilinan
kolimator agilart Wilcoxon isaretli sira testi ile, 0° kolimatdr agisina gore doz
farkliliklarinin istatistiksel olarak anlamliligina bakildi. Tiim istatistik analizinde
p < 0.05 anlamlilik sinir1 olarak kullanildi. Anlamli bulunan kolimatér agilarinda
Compass” 3.0 hasta kalite kontrol programi ve Matrixx” kalite kontrol Slgiim paneli
vasitastyla planlarin lineer hizlandiricinin verdigi dozlar ile uyumu Olgiimler

yapilarak kontrol edildi.

4.1. Siemens Biograph mCT PET/ CT Cihaz

78cm gantri ¢capina sahip ve 227 kg masa agirligini kaldirabilen Siemens’in son
teknoloji PET/CT cihazidir, yliksek goriintii kalitesine sahip kesitler alabilen bu
sistem, kiigiik lezyonlarin dahi ayirt edilmesinde biiylik kolaylik saglamaktadir.
Odasina konulan lazer sistemi ve masa diizlestirici sayesinde planlama tomografisi
amactyla kullanilabilen sistem, es zamanli olarak PET c¢ekimleri i¢inde de
kullanilabilmekte, bu sayede planlama pozisyonunda PET ve CT ¢ekimi ile tedavi

tomografisi iizerinde fiizyon yapabilmek konusunda bdliimiimiizde kolaylik
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saglamaktadir. Asagidaki Sekil 4.1'de Siemens Biograph mCT cihazinin goriintiisii

mevcuttur.

SIEMENS

uuuuu

Sekil 4.1: Siemens Biograph mCT PET/ CT cihazi.

4.2. MedCom Prosoma® Konturlama Sistemi

Radyoterapi tedavi planlamasi i¢in bilgisayarli tomografi cihazindan elde
edilen hasta goriintiilerinin iizerine saglam organlarin ve hedef hacimlerin
belirlenmesinde kullanilan ¢izim programidir. En faydali 6zelliklerinin basinda PET
veya MR goriintiilerinin CT goriintiileriyle fiizyon yapilmasina olanak saglamasi,
ayni1 zamanda adaptif radyoterapi uygulayabilmek i¢in eski CT goriintiileri ile yeni
CT gorintiilerinin fiizyonuna da imkan tanimasidir. Otomatik rigit olarak yaptig
fiizyonun haricinde farkli yatis pozisyonlarda elde edilmis goriintiileri, deformable
fiizyon yapma 0zelligine de sahiptir. 4 boyutlu konturlamaya da olanak saglayarak
yiiksek hassasiyette konturlamayi kullanict dostu meniisii ile gergeklestirebilen bir
sistemdir. Asagidaki sekil 4.2'de MR goriintiisii ile CT goriintiistiniin flizyon

yapimina drnek goriintii mevcuttur.
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Sekil 4.2; Medcom Prosoma® konturlama sistemi.

4.3. Monaco 5.00.04 Tedavi Planlama Sistemi

Elekta firmasinin tedavi planlama sistemi olan Monaco 5.0 sistemi ile 3
boyutlu konformal, IMRT, VMAT, SRS,SRT,SBRT tedavilerine olanak saglayan
planlama tekniklerini tek bir sistemde hesaplayabilen bir tedavi planlama sistemidir.
Yaptig1 hesaplamadaki dogrulugu diinyaca kabul gérmiis Monte Carlo algoritmasina
sahip olan sistem ayni zamanda Collapse Cone ve Pencil Beam algoritmalarina da
sahiptir. Fiziksel doz sinirlamalarinin yaninda, biyolojik doz sinirlamalarini da igeren
sistem dose to medium ve dose to water Ozelligi sayesinde diger planlama
sistemlerinden ozellikle yiiksek yogunluga sahip anatomik yapilarda daha dogru
hesaplama konusunda farkini ortaya koymaktadir. Doz optimizasyonu esnasinda
pareto veya constraint opsiyonu segilerek hedef hacmin dozuna mi yoksa kritik
organlarin korumasina m1 daha fazla 6ncelik verilecegine miidahale edilebilmektedir.
Sistemin sundugu imkanlar sayesinde hesaplama yapmak i¢in fazladan herhangi bir
kontur ¢izilmesine ve yaratilmasina gerek kalmamaktadir. Asagidaki sekil 4.3'de
Monaco 5.0 tedavi planlama sisteminin genel gériinlimiine bir 6rnek mevcuttur.

Hedef hacim i¢in sistemin hesapladigi Heterogenity Index degerinin formiilii

asagida mevcuttur.
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Hedef Hacmin % 5 inin aldig1 doz

Heterogenity Index =
8 y Hedef Hacmin % 95 inin aldig1 doz

Sekil 4.3: Monaco 5.00.04 tedavi planlama sistemi.

4.4. Elekta Versa HD Lineer Hizlandiricisi

6MV, 10MV, 15MV, 6FFF ve 10 FFF foton enerjilerine, 6MeV, 8MeV,
10MeV, 12MeV ve 15MeV elektron enerjilerine sahip son jenerasyon lineer
hizlandiricisidir. Tsocentre da (40 x 40) cm? alan biiyiikliigiine sahip bir kolimator
yapisina sahiptir. 6.5 cm / saniye hiziyla en yiiksek hizli MLC sistemine ve enerji
basina ortalama 0.05% doz sizintisina sahip Agility kolimatdr yapist mevcuttur.
Filtresiz tedaviye olanak saglayan (FFF) enerjileri sayesinde, filtreli enerjilerin 4
katina kadar doz hizina ulasabilmektedir. Radyocerrahi (1s1n ile ameliyat) tedavisi
gorecek hastalara hizli ve hassas bir sekilde tedavi uygulayabilmektedir.

Goriintii kilavuzlugunda radyoterapiye olanak saglayan XVI sistemi ile elde
edilen ConeBeam CT goriintiilerinin goriintii kalitesi yiiksektir ve panel boyutlarinin
blyiitiilmiis olmas1 da bu konuda fayda saglamaktadir. 6 boyutlu masa hareketi
sayesinde hasta pozisyonlamasini hizli ve hassas bir sekilde yapabilmektedir.
Olgiimleri yaptigimiz ve hastalarin tedavilerine imkan kilan kullandigimiz Elekta

Versa HD cihazinin goriintiisii asagidaki sekil 4.4'de mevcuttur.
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Sekil 4.4: Elekta Versa HD Lineer hizlandiricisi.

4.5. Compass® 3.1 Hasta Kalite Kontrol Sistemi ve Matrixx®
Dozimetre Paneli

Matrixx® dozimetre paneli (IBA, Germany), (24.4x24.4) cm®lik bir matriks
seklinde dizili i¢i hava dolu 1020 adet iyon odasindan olusur. Panelde bulunan iyon
odalarinin ¢ap1 4.5 mm, yiiksekligi Smm ve hacmi 0.08 cm® diir. Iyon odas1
merkezleri arasindaki mesafe 7.62 mm’dir. 1020 adet iyon odas1t SAD=100 cm iken

maksimum (24.4x24.4) cm®lik alam kaplamaktadur.

Sekil 4.5: Matrixx® panelinin aksiyel CT goriintiisil.
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Sekil 4.6: Matrixx® 2D-array.

Matrixx® yiiksek enerjili foton demetleri i¢in absolute doz o6lgiimlerinde
kullanilir. Compass® yazilimi sayesinde Matrixx® vasitasi ile 6lgiilen dozlar
planlama bilgisayarindan gelen RT Plan ve CT goriintiileri sayesinde dose to water
mantig1 ile hesaplama yapan Collapse Cone algoritmasi ile tekrar Compass®
yaziliminda planlama hesaplatilir. Elde edilen bu planin, lineer hizlandiricinin
verdigi doz ile ortiislip Ortiismedigi Matrixx® paneli vasitasi ile Olgiilen doz ile
kontrol edilir. Bu dozlar CT goriintiisiiniin {izerine taginarak, lineer hizlandiricinin
istenen dozu verip vermedigi hasta kalite kontroli dedigimiz ydntem ile
karsilastirilmig olur. Compass® yazilimmim en énemli 6zelligi 3 boyutlu organ bazli
olarak bu karsilagtirmay1 yapabilmesi ve buna ek olarak bir nevi planlama sistemini

baska bir algoritma ile kontrol etme imkani sunmasidir.

4.6. Yontem

Radyoterapinin amaci dogrultusunda saglam organlar1 miimkiin oldugunca
koruyup hedeflenen hacme istenilen doz verilmek istenilerek Monaco 5.0 tedavi
planlama sistemi ile 11 prostat kanseri hastasinin optimum tedavi planlamasi
kolimator acist 0° iken tek alanli tek tur VMAT yontemi ile elde edildi. 38
fraksiyonda CTV 7600 cGy, PTV ise 7000 cGy alacak sekilde optimizasyon
gerceklestirildi. CTV hacmi prostat'a 5 mm marj verilerek elde edildi, baz1 hastalarda
risk durumuna baglh olarak seminal vezikiil 5 mm marj verilerek CTV'ye dahil edildi.
Rektum- CTV kesisim yoniinde 3 mm diger yonlerde 5 mm marj verilerek PTV elde
edildi. Mesane hacminin 6500 cGy alan hacmi 25% 'in altinda, 4000cGy alan hacmi
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ise 50% 'nin altinda tutulmaya calisildi, rektum hacminin 6500 cGy alan hacmi
17%'nin altinda 4000 cGy alan hacmi ise 35% 'in altinda tutulmaya calisild1 ve femur
bas1 dozlar1 da 4500 cGy alan hacmin 10% 'un altinda olmas1 i¢in optimizasyon
parametreleri belirlendi. Normalizasyon CTV'nin 95% 'lik hacmi 7600 cGy alacak
sekilde gerceklestirildi. Optimizasyon degerleri degismeksizin, kolimator agilart 15°
arttirilarak, ayni doz sinirlamalari ¢ergevesinde tedavi planlamalari kolimator agisi
15°,30°,45°,60°,75° ve 90° iken tekrarlandi. Cift alanli VMAT yontemiyle yine
kolimator acilar1 her iki alanda da 0° iken tedavi planlamasi yapilip uygun doz
dagilimlart elde edildi. Ardindan ayni optimizasyon degerleri ile kolimatdr agilar
15°-345°, 30°-330°, 45°-315°, 60°-300°, 75°-285°, 90°-270° olarak degistirilerek cift
alanli VMAT hesaplamalar1 saat yoniinde CW (clock wise) ve saat yoniiniin tersine
CCW (counter clock wise) olacak sekilde tekrarlanarak kritik organ ve hedef organ
doz dagilimlar1 elde edildi.

Her iki tedavi yontemi i¢in en iyi doz dagilimina sahip oldugu konusunda karar
kilinan kolimator acilar1 kendi aralarinda da karsilastirilarak, tek bir tedavi yontemi
ile tek bir kolimatér acisi belirlendi. Bu kolimatér agisinin istatistiksel olarak
anlamliligr test edildi ve bu kolimatdr acgisinda yapilan tedavi planlarinin
Compass® 3.0 hasta kalite kontrol programi ve Matrixx® kalite kontrol dl¢iim paneli
vasitasiyla lineer hizlandiricida uygulayabilirligi konusunda ki uyumu kontrol edildi.
3% doz farki 3 mm mesafe farki testine tabi tutularak sonuglarin ne oranda Ortiistiigii

gozlemlendi.
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5. ARASTIRMA BULGULARI

Yeni Yiizy1l Universitesi Tip Fakiiltesi Gaziosmanpasa Hastanesi Radyasyon
Onkolojisi Boliimiindeki Elekta marka Versa HD model lineer hizlandiricisinda
tedaviye giren 11 prostat kanseri hastasinin tek alanli VMAT ve ¢ift alanli VMAT
yontemi ile kolimator agilar1 degistirilerek elde edilen hedef hacim dozlari, saglam

organ dozlar1 ve Wilcoxon isaretli sira testi sonuclar1 asagidaki tablolarda mevcuttur.

Tablo 5.1: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile PTV’nin 95%’ini saran doz
miktarlart.

Cift alanlh VMAT ile PTV'nin 95% 'ini saran doz miktar cGy

LTI 0°-0°  15°-345° 30°-330°  45°-315°  60°-300° 75°-285°  90°-270°
acilan

HASTA 1 6900,3 69193 6943,6 6994,8 7060,3  6998,1  7050,7
HASTA 2 72344 71781 72774 7284,3 7288,0 7298,3 72595
HASTA 3 7260,3  7246,1  7276,6 72440 7276,1 72906 72200
HASTA 4 6855,8 6851,9 68475 6904,2 6935,7 69136 6821,1
HASTA S 7212,6  7203,7  7206,7 7221,5 72406 72944 72444
HASTA 6 7208,0  7279,7  7273,9 7320,6 73113  7328,7  7289,7
HASTA 7 7056,4  7077,0 71414 7108,8 71256  7039,6  7099,0
HASTA 8 69944  7070,6 69004 7061,1 71489  7116,5 7187,6
HASTA 9 6764,4 6798,7 67574 6884,8 6790,3 68415 68229
HASTA 10 6579,7 66541 6517,7 6731,0 6648,2 67290 6521,3
HASTA11 7119,1  7098,2 71625 7154,6 7177,4  7169,7  7146,0

Ortalama 7016,9 7034,3 7027,7 7082,7 7091,1 7092,7 7060,2
+Standart +211 +193 +241 +179 +206 +196 +230
Sapma

Tek alanhh VMAT ile PTV'nin 95% 'ini saran doz miktar cGy

Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 750 90°
acisl

HASTA 1 7031,5 7143,3 71234 71879 71265 71274 71176
HASTA 2 7094,0 71432 6943,2 7166,2 69959 71039  7108,7
HASTA 3 6687,3 66659 6839,3 6729,7 66624 6661,8 6535,0
HASTA 4 6810,2 6908,4 69139 69443 69678 68716 69348
HASTA 5 7091,4 7165,9 7089,3 7019,0 70525 7066,4 @ 7106,4
HASTA 6 7023,5 6973,3 7016,1 69951 70080 70319 69817
HASTA 7 6873,1 6888,3 69654 68018 6930,3 6897,4  6805,7
HASTA 8 6855,6 6881,7 68415 68523 6758,1 6707,1 6946,9
HASTA 9 6586,1 6657,7 6628,5 6664,8 66295 67069 66699
HASTA 10 6585,5 6609,3 6602,3 6540,5 65536 6506,7 64855
HASTA 11 6948,2 7076,2 7046,1  7095,2 7055,7 7022,3 70954

Ortalama 6871,5 6919,4 6909,9 6908,8 68855 6882,1 6889,8
+Standart +189 +205 =172 +210 +198 +209 +234
Sapma

43



Tablo 5.2: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile mesanenin 40 Gy alan yiizdesi.

Cift alanhh VMAT ile Mesanenin 40 Gy alan yiizdesi

Kolimator 45°-

0°-0° 15°-345°  30°-330° 60°-300° 75°-285°  90°-270°
acilari 315°
HASTA 1 14,55% 14,46% 14,66% 14,92% 14,70% 14,92% 14,95%
HASTA 2 20,22% 20,02% 20,34% 20,41% 20,15% 20,23% 20,06%
HASTA 3 271, 77% 27,21% 27,25% 27,82% 27,68% 27,47% 27,18%
HASTA 4 23,32% 23,42% 23,59% 23,49% 23,46% 23,43% 23,26%
HASTAS 32,34% 32,18% 32,83% 33,00% 33,46% 33,51% 33,04%
HASTA 6 28,43% 27,55% 28,41% 28,20% 28,24% 28,54% 28,49%
HASTA7 12,93% 12,96% 12,98% 13,10% 12,97% 13,01% 12,76%
HASTA 8 20,31% 20,30% 20,16% 20,56% 21,14% 21,59% 24,44%
HASTA9 17,69% 17,82% 17,89% 17,67% 17,70% 17,95% 17,84%
HASTA 10 8,77% 8,87% 8,90% 8,82% 8,66% 8,79% 8,90%
HASTA 11 17,34% 17,21% 17,45% 17,38% 17,35% 17,36% 17,33%
Ortalama 20,34% 20,18% 20,41% 20,49% 20,50% 20,62% 20,75%
+Standart +6,8 +6,6 +6,8 +6,8 +7,0 +7,0 +6,9
Sapma

Tek alanhh VMAT ile Mesanenin 40 Gy alan yiizdesi

Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
acis1

HASTA 1 20,70% 20,61% 20,49% 20,69%  20,68% 20,71%  20,81%
HASTA 2 27,74% 27,59% 27,59% 27,30%  27,87% 27,79%  27,16%
HASTA 3 23,12% 23,73% 23,75% 23,66%  23,74%  23,73%  23,54%
HASTA 4 38,66% 38,65% 39,16% 40,07%  39,99% 39,85%  39,42%
HASTAS 32,12% 32,71% 32,65% 32,42%  32,99% 33,18%  33,56%
HASTA 6 13,00% 13,14% 13,32% 1358%  13,21% 13,11%  13,46%
HASTA7 20,35% 20,06% 20,51% 20,98%  21,76% 21,93%  22,53%
HASTA 8 14,71% 14,34% 14,76% 1490%  14,92%  15,34% 15,17%
HASTA9 18,59% 18,50% 18,87% 18,24%  18,60%  18,76%  18,02%
HASTA 10 8,91% 8,84% 9,06% 8,99% 8,97% 8,90% 8,94%
HASTA 11 17,38% 17,45% 17,61% 17,46%  17,36% 17,13% 17,49%
Ortalama 21,39% 21,42% 21,62% 21,67%  21,82% 21,86% 21,83%
+Standart +8,7 +8,8 +8,8 +8,9 +9,0 +9.,0 +8.9
Sapma
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Tablo 5.3: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile mesanenin 65 Gy alan yiizdesi.

Cift alanli VMAT ile Mesanenin 65 Gy alan yiizdesi

Kolimator
agilart 0°-0° 15°-345°  30°-330° 45°-315° 60°-300°  75°-285°  90°-270°
HASTA 1 5,40% 5,52% 5,58% 5,71% 5,78% 5,75% 5,83%
HASTA 2 6,12% 6,39% 5,77% 6,34% 7,04% 6,95% 7,41%
HASTA 3 7,59% 7,75% 7,39% 7,75% 7,78% 7,79% 7,84%
HASTA 4 2,50% 2,55% 2,46% 2,60% 2,55% 2,64% 2,49%
HASTA 5 8,16% 8,04% 7,86% 8,24% 8,19% 8,08% 8,04%
HASTA 6 14,65%  14,54% 14,75% 14,32% 14,92% 15,55% 14,91%
HASTA7 9,10% 9,03% 9,41% 9,44% 9,59% 9,57% 9,45%
HASTA 8 13,91%  13,26% 13,34% 13,10% 13,46% 13,37% 13,00%
HASTA9 11,62%  11,68% 11,78% 12,20% 12,21% 12,26% 11,65%
HASTA 10 12,96%  13,06% 13,22% 13,60% 13,52% 13,67% 13,58%
HASTA 11 4,97% 5,08% 5,25% 5,28% 5,27% 5,14% 5,22%
Ortalama 8,82% 8,81% 8,80% 8,96% 9,12% 9,16% 9,04%
+Standart +4,0 +3.8 +4,0 +3,9 +4,0 +4,1 +3,9
Sapma

Tek alanli VMAT ile Mesanenin 65 Gy alan yiizdesi
Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
agisl
HASTA 1 5,45% 5,35% 5,34% 5,17% 4,76% 5,06% 5,52%
HASTA 2 5,86% 5,71% 6,01% 5,10% 6,06% 5,86% 6,06%
HASTA 3 7,54% 7,82% 7,58% 7,39% 7,67% 7,25% 7,10%
HASTA 4 7,87% 7,85% 7,89% 7,92% 7,88% 7,65% 7,85%
HASTA 5 14,16%  14,79%  13,87% 13,50% 13,80% 13,53% 14,18%
HASTA 6 9,97% 12,86%  10,29% 11,27% 14,15% 13,15% 14,97%
HASTA7 12,33%  10,94% 8,73% 8,92% 11,02% 14,91% 16,81%
HASTA 8 11,20%  11,40% 11,67% 11,44% 11,19% 11,00% 10,86%
HASTA9 12,38%  12,55%  12,60% 12,51% 11,63% 12,10% 12,53%
HASTA 10 4,91% 4,93% 5,09% 4,77% 5,06% 5,03% 5,21%
HASTA 11 2,44% 2,64% 2,45% 2,44% 2,59% 2,50% 2,56%
Ortalama 8,56% 8,80% 8,32% 8,22% 8,71% 8,91% 9,42%
+Standart +3,7 +3.9 +3,5 +3,6 +3,9 +4,2 +4,7
Sapma
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Tablo 5.4: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile rektumun 40 Gy alan yiizdesi.

Cift alanh VMAT ile Rektumun 40 Gy alan yiizdesi

Kolimator
acilart 0°-0° 15°-345°  30°-330° 45°-315° 60°-300°  75°-285° 90°-270°
HASTA 1 26,26%  25,94% 26,40% 26,86% 26,48% 26,27% 26,65%
HASTA 2 11,51%  11,60% 11,08% 11,47% 11,59% 11,82% 11,49%
HASTA 3 26,18%  26,18% 25,87% 26,17% 25,85% 26,11% 25,80%
HASTA 4 17,39%  17,52% 17,46% 18,03% 17,64% 18,04% 17,30%
HASTA5 32,12%  31,64% 31,92% 32,17% 31,55% 31,54% 31,72%
HASTA 6 14,40%  14,80% 14,65% 14,23% 14,07% 13,41% 14,09%
HASTA 7 21,13%  20,71% 21,51% 21,35% 20,99% 21,06% 21,59%
HASTA 8 16,63%  16,90% 17,12% 16,34% 16,25% 16,07% 15,59%
HASTA 9 26,11%  26,06% 25,79% 25,90% 26,38% 26,10% 25,84%
HASTA 10 9,60% 10,15% 9,80% 9,99% 9,94% 9,78% 10,13%
HASTA 11 19,68% 19,88% 20,18% 19,87% 20,21% 19,94% 20,04%
Ortalama 20,09% 20,13% 20,16% 20,22% 20,86% 20,01% 20,02%
+Standart £7,0 +6,7 +6,9 +7,0 +6,9 +6,9 +7,0
Sapma

Tek alanlh VMAT ile Rektumun 40 Gy alan yiizdesi
Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
agisl
HASTA 1 2581% 26,31%  26,20% 26,23% 26,80% 26,17% 26,47%
HASTA 2 11,31% 11,10%  11,35% 11,37% 11,49% 11,76% 11,77%
HASTA 3 26,62%  26,25%  26,67% 26,15% 26,33% 25,88% 25,55%
HASTA 4 30,61% 31,61%  31,79% 31,54% 31,81% 29,94% 31,04%
HASTA S 14,01% 14,78%  13,87% 13,77% 13,55% 13,43% 14,38%
HASTA 6 20,75% 20,75%  20,87% 21,00% 20,47% 20,19% 20,13%
HASTA 7 15,49% 16,68%  15,21% 15,44% 15,34% 15,19% 14,90%
HASTA 8 2546% 2532%  25,96% 25,71% 25,96% 25,68% 25,50%
HASTA 9 9,49% 9,82% 9,40% 9,50% 9,98% 9,58% 9,46%
HASTA 10 1997% 18,94%  19,35% 19,84% 19,67% 19,83% 19,90%
HASTA 11 17,41% 17,83%  18,14% 17,40% 17,42% 17,31% 17,02%
Ortalama 19,72% 19,95%  19,89% 19,81% 19,89% 19,54% 19,65%
+Standart £6,8 £6,9 +7,1 £7,0 £7,1 £6,7 £6,8
Sapma
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Tablo 5.5: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile rektumun 65 Gy alan yiizdesi.

Cift alanli VMAT ile Rektumun 65 Gy alan yiizdesi

Kolimator
acilart 0°-0° 15°-345°  30°-330° 45°-315° 60°-300° 75°-285° 90°-270°
HASTA 1 12,74% 12,38% 12,54% 12,98% 13,44% 13,27% 14,20%
HASTA 2 2,17% 2,40% 1,86% 2,31% 2,54% 2,54% 2,60%
HASTA 3 7,20% 7,47% 7,33% 7,96% 7,34% 7,80% 7,82%
HASTA 4 3,97% 4,25% 3,67% 4,90% 4,58% 4,81% 3,87%
HASTA 5 11,22% 10,65% 10,36% 11,13% 11,75% 11,38% 11,60%
HASTA 6 2,94% 2,85% 2,94% 2,67% 3,05% 2,92% 2,77%
HASTA 7 7,41% 6,82% 7,99% 7,96% 7,94% 7,91% 7,75%
HASTA 8 5,23% 5,12% 5,49% 4,96% 5,61% 5,36% 5,09%
HASTA 9 12,36% 11,91% 11,85% 12,13% 12,78% 12,30% 12,13%
HASTA 10 2,13% 2,51% 2,17% 2,47% 2,52% 2,41% 2,26%
HASTA 11 6,90% 6,88% 7,48% 6,89% 7,45% 6,64% 7,55%
Ortalama 6,75% 6,66% 6,70% 6,94% 7,18% 7,03% 7,06%
+Standart +3,9 +3,7 +3,8 +3,9 +4,0 +3.9 +42
Sapma

Tek alanli VMAT ile Rektumun 65 Gy alan yiizdesi
Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
agisl
HASTA 1 11,56% 12,46% 11,89% 12,67% 13,22% 13,31% 14,87%
HASTA 2 1,63% 1,78% 1,98% 1,59% 1,84% 2,35% 2,13%
HASTA 3 6,31% 6,63% 6,98% 6,75% 6,67% 7,46% 6,86%
HASTA 4 8,30% 9,58% 10,59% 10,92% 10,03% 9,52% 10,80%
HASTA 5 2,13% 3,12% 2,60% 2,56% 2,73% 2,73% 3,05%
HASTA 6 6,31% 6,90% 6,42% 7,04% 6,78% 7,08% 7,05%
HASTA 7 4,04% 4,81% 3,83% 4,66% 4,95% 5,06% 5,21%
HASTA 8 11,30% 10,76% 12,05% 10,93% 11,07% 11,41% 10,82%
HASTA 9 2,14% 1,83% 1,35% 2,11% 2,28% 2,09% 2,11%
HASTA 10 6,74% 5,83% 6,34% 6,59% 6,56% 6,95% 7,62%
HASTA 11 3,94% 4,24% 4,07% 3,99% 4,14% 3,95% 3,77%
Ortalama 5,85% 6,18% 6,19% 6,35% 6,39% 6,54% 6,75%
+Standart £3,5 £3,6 £3,9 £3,8 £3,7 +3,8 +4,1
Sapma
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Tablo 5.6: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile CTV nin Heterogenity Indexi.

Cift alanh VMAT ile CTV'nin Heterogenity Indexi

Kolimator
agilan 0°-0°  15°-345° 30°-330° 45°-315° 60°-300°  75°-285°  90°-270°
HASTA 1 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,04 1,03
HASTA 2 1,04 1,03 1,05 1,04 1,03 1,04 1,04
HASTA 3 1,04 1,04 1,04 1,04 1,04 1,04 1,04
HASTA 4 1,05 1,04 1,06 1,04 1,05 1,04 1,05
HASTA5 1,02 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03
HASTA 6 1,03 1,03 1,03 1,03 1,04 1,03 1,03
HASTA 7 1,02 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03
HASTA 8 1,02 1,03 1,02 1,03 1,03 1,03 1,03
HASTA 9 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03
HASTA 10 1,04 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03
HASTA 11 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03
Ortalama 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03
+Standart +0,010 +0,004 +0,011 +0,005 +0,007 +0,005 +0,007
Sapma

Tek alanhh VMAT ile CTV'nin Heterogenity Indexi
Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
agis1
HASTA 1 1,03 1,04 1,04 1,05 1,07 1,06 1,04
HASTA 2 1,06 1,05 1,04 1,07 1,05 1,06 1,07
HASTA 3 1,06 1,07 1,08 1,05 1,06 1,06 1,05
HASTA 4 1,05 1,06 1,07 1,06 1,06 1,06 1,06
HASTA5 1,04 1,03 1,03 1,03 1,03 1,03 1,04
HASTA 6 1,04 1,04 1,04 1,05 1,05 1,04 1,05
HASTA 7 1,04 1,04 1,03 1,04 1,04 1,04 1,04
HASTA 8 1,04 1,04 1,06 1,04 1,06 1,05 1,05
HASTA 9 1,03 1,04 1,03 1,03 1,03 1,03 1,05
HASTA 10 1,03 1,04 1,04 1,04 1,05 1,05 1,04
HASTA 11 1,03 1,03 1,04 1,04 1,04 1,04 1,04
Ortalama 1,04 1,04 1,05 1,05 1,05 1,05 1,05
+Standart 0,011  +0,012 +0,017 +0,012 +0,013 +0,012 £0,010
Sapma
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Tablo 5.7: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile tek fraksiyonda MU degerleri.

Cift alanli VMAT ile MU degerleri

Kolimator
agilart 0°-0° 15°-345°  30°-330° 45°-315° 60°-300° 75°-285° 90°-270°
HASTA 1 929,21 947,48  1001,37 992,80 107169 1086,97  1001,95
HASTA 2 1048,63 997,16 1080,76  1100,39 1041,19 1067,93 1093,85
HASTA 3 102492  1018,62 1109,20 1079,06 111531  1086,12  1108,19
HASTA 4 1210,42  1100,60 1138,65  1144,77 1286,95 1505,70  1358,38
HASTAS 957,51  1045,17 954,43  1098,63 1088,99  1136,97 1009,46
HASTA 6 971,86 988,31 1010,44 986,81 983,16 1036,69 1013,85
HASTA7 1133,93 119123 1054,34 1161,35 131594  1387,99  1250,73
HASTA 8 1000,84 1048,62 1104,70 1232,35 1279,84 118591  1130,87
HASTA9 997,97  1108,71 1124,78 1042,23 1049,68 1136,54 1038,90
HASTA 10 1060,51 107646 119284 1073,53 1137,37 1135553 1093,72
HASTA 11 950,29 969,09 1084,16 122514 1142,61 1178,69  1264,58
Ortalama 1026,01 1044,68 1077,79 1103,37 1137,52 1176,82 1124,04
+Standart +84,6 +71,4 +68,6 +82,2 +110,7 +143,4 +118,4
Sapma

Tek alanhh VMAT ile MU degerleri
Kolimator 0° 15° 30° 45° 60° 75° 90°
agisl
HASTA 1 963,13 948,94  1008,97 1033,06 1053,51  1060,60 981,89
HASTA 2 942,93 914,91 994,54  1019,61 931,63 941,65 1128,18
HASTA 3 1057,03 1100,24  1088,94 927,72 978,72 908,64  1003,15
HASTA 4 1211,74  1117,67 1062,92 109196  1183,19 135241  1306,37
HASTAS 1139,80 988,94  1055,12 989,59 1072,68 1007,86 979,51
HASTA 6 911,29 918,56 949,58 912,39 901,00 1066,85 1034,23
HASTA7 1170,40 1101,32 1065,81  1084,54 1287,38 1291,04 1259,16
HASTA 8 988,14 969,26  1059,82 1048,30 1187,88 1167,03  1080,20
HASTA9 997,90 107530 1046,75 1008,47  1012,67 998,58 945,26
HASTA 10 1123,60 1132,62 1102,12 993,53  1047,92 114523 924,28
HASTA 11 899,37 956,73 971,00  1098,47 991,86 1092,81  1221,33
Ortalama 1036,85 102041 1036,87 1018,88 1058,95 1093,88 1078,51
+Standart +109,4 +85,0 +49,0 +61,9 +117,8 +137,7 +132,6
Sapma
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Tablo 5.8: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimator agilarinin 0°
kolimator agisina gore Wilcoxon isaretli sira testi istatistiksel anlamlilik testi

sonugclari.
Cift alanh ¢ift tur VMAT ile PTV'nin %95'ini saran doz miktari
Kolimator agis1 Kolimator agilari p
0°-0° 15°-345° 0,248
0°-0° 30°-330° 0,477
0°-0° 45°-315° 0,006
0°-0° 60°-300° 0,003
0°-0° 75°-285° 0,004
0°-0° 90°-270° 0,131
Tek alanli VMAT ile PTV'nin %95'ini saran doz miktari
Kolimator agis1 Kolimator agisi p
0° 15° 0,026
0° 30° 0,131
0° 45° 0,213
0° 60° 0,594
0° 75° 0,656
0° 90° 0,534

Tablo 5.9: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimatdr agilarinin 0°

kolimator agisina gore mesanenin 65 Gy alan yiizdesinin Wilcoxon isaretli sira testi

istatistiksel anlamlilik testi sonuglari.

Cift alanli VMAT ile Mesanenin 65 Gy alan yiizdesi
Kolimator agis1 Kolimatdr agilari p
0°-0° 15°-345° 0,593
0°-0° 30°-330° 0,859
0°-0° 45°-315° 0,182
0°-0° 60°-300° 0,021
0°-0° 75°-285° 0,026
0°-0° 90°-270° 0,091
Tek alanlh VMAT ile Mesanenin 65 Gy alan yiizdesi
Kolimator acis1 Kolimator agisi p
0° 15° 0,197
0° 30° 0,374
0° 45° 0,285
0° 60° 0,824
0° 75° 0,575
0° 90° 0,197
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Tablo 5.10: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimator agilarinin 0°

kolimatdr agisina goére mesanenin 40 Gy alan yilizdesinin Wilcoxon isaretli sira testi

istatistiksel anlamlilik testi sonuglari.

Cift alanli VMAT ile Mesanenin 40 Gy alan yiizdesi

Kolimator agisi Kolimator agilari p
0°-0° 15°-345° 0,168
0°-0° 30°-330° 0,213
0°-0° 45°-315° 0,033
0°-0° 60°-300° 0,423
0°-0° 75°-285° 0,026
0°-0° 90°-270° 0,505

Tek alanli VMAT ile Mesanenin 40 Gy alan yiizdesi

Kolimator agis1 Kolimator agilari p
0°-0° 15°-345° 1,000
0°-0° 30°-330° 0,157
0°-0° 45°-315° 0,317
0°-0° 60°-300° 0,157
0°-0° 75°-285° 0,046
0°-0° 90°-270° 0,059

Tablo 5.11: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimator agilarinin 0°

kolimator agisina gére rektumun 40 Gy alan yiizdesinin Wilcoxon isaretli sira testi

istatistiksel anlamlilik testi sonuglari.

Cift alanlh VMAT ile Rektumun 40 Gy alan yiizdesi

Kolimator agis1 Kolimatdr agilari p
0°-0° 15°-345° 0,721
0°-0° 30°-330° 0,505
0°-0° 45°-315° 0,286
0°-0° 60°-300° 0,859
0°-0° 75°-285° 0,755
0°-0° 90°-270° 0,859

Tek alanli VMAT ile Rektumun 40 Gy alan yiizdesi
Kolimator acisi Kolimatdr agisi p
0° 15° 0,241
0° 30° 0,374
0° 45° 0,504
0° 60° 0,424
0° 75° 0,182
0° 90° 0,722
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Tablo 5.12: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimator agilarinin 0°
kolimatdr agisina gore rektumun 65 Gy alan yiizdesinin Wilcoxon isaretli sira testi
istatistiksel anlamlilik testi sonuglari.

Cift alanh VMAT ile Rektumun 65 Gy alan yiizdesi

Kolimator agis1 Kolimator agilari p
0°-0° 15°-345° 0,374
0°-0° 30°-330° 0,721
0°-0° 45°-315° 0,248
0°-0° 60°-300° 0,003
0°-0° 75°-285° 0,026
0°-0° 90°-270° 0,075

Tek alanli VMAT ile Rektumun 65 Gy alan yiizdesi
Kolimator agis1 Kolimatdr agisi p
0° 15° 0,155
0° 30° 0,213
0° 45° 0,062
0° 60° 0,021
0° 75° 0,006
0° 90° 0,016

Tablo 5.13 Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimator agilarinin 0°

kolimatdr agisina gore CTV nin Heterogenity Index’inin Wilcoxon igaretli sira testi

istatistiksel anlamlilik testi sonuglari.

Cift alanli VMAT ile CTV'nin Heterogenity Indexi

Kolimator agis1 Kolimator agilari p
0°-0° 15°-345° 1,000
0°-0° 30°-330° 0,180
0°-0° 45°-315° 0,655
0°-0° 60°-300° 0,414
0°-0° 75°-285° 0,410
0°-0° 90°-270° 0,317

Tek alanli VMAT ile CTV'nin Heterogenity Indexi
Kolimator acisi Kolimatdr agisi p
0° 15° 0,257
0° 30° 0,273
0° 45° 0,132
0° 60° 0,084
0° 75° 0,080
0° 90° 0,021
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Tablo 5.14: Cift alanli ve tek alanli VMAT teknigi ile kolimator agilarinin 0°
kolimator agisina géore MU degerlerinin Wilcoxon isaretli sira testi istatistiksel
anlamlilik testi sonuglari.

CIFT VMAT h MU degerleri

Kolimator agis1 Kolimatdr agilar p
0°-0° 15°-345° 0,182
0°-0° 30°-330° 0,500
0°-0° 45°-315° 0,260
0°-0° 60°-300° 0,004
0°-0° 75°-285° 0,003
0°-0° 90°-270° 0,003

Tek VMAT I MU degerleri

Kolimator acisi Kolimator agis1 p
0° 15° 0,477
0° 30° 0,859
0° 45° 0,534
0° 60° 0,477
0° 75° 0,131
0° 90° 0,374

5.1. Kritik Organlar ve DVH’ler

11 prostat kanseri hastasinin radyoterapi tedavisi i¢in tek alanli VMAT ve ¢ift
alanli VMAT tedavi tekniginde kolimator agilar1 15'er derece degistirilip Monaco 5.0
tedavi planlama sisteminde planlar tekrar optimize edildiginde elde edilen doz
dagilimlarindaki farklilik ile saglam organ dozlarinin ve hedef hacmin aldig1 dozlarin
belirlenmesini saglayan DVH (dose volume histogram) egrilerinin tek alanli VMAT
ve ¢ift alanli VMAT teknigi i¢in degisimi asagidaki sekillerde mevcuttur.
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Sekil 5.2: Cift alanli VMAT teknigi ile 1 numarali hastanin kolimator agist

PR

degistiginde elde edilen doz dagilima.
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Sekil 5.3: Tek alanli VMAT teknigi ile 1 numarali hastanin kolimator agis1
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.

KOLIMATOROcift i cift KOLIMATOR90cift KOLIMATORA45cift KOLIMATOR15cift
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Sekil 5.4: Cift alanli VMAT teknigi ile 1 numarali hastanin kolimatdr agist
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.5: Tek alanli VMAT teknigi ile 2 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.

tez30cift tez90cift tez15cift tez75cift

Volume (%)

Dose (cGy)

%5 e e — ——

Sekil 5.6: Cift alanli VMAT teknigi ile 2 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.7: Tek alanli VMAT teknigi ile 3 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.8: Cift alanli VMAT teknigi ile 3 numarali hastanin kolimator agist
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.9: Tek alanli VMAT teknigi ile 4 numarali hastanin kolimator agist
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.
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Sekil 5.10: Cift alanli VMAT teknigi ile 4 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.11: Tek alanli VMAT teknigi ile 5 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.
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Sekil 5.12: Cift alanli VMAT teknigi ile 5 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.13: Tek alanli VMAT teknigi ile 6 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.
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Sekil 5.14: Cift alanli VMAT teknigi ile 6 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.15: Tek alanli VMAT teknigi ile 7 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.

KOLIMATOR75cift KOLIMATOROcift KOLIMATORS6Ocift KOLIMATORS30cift KOLIMATORSO0cift KOLIMATORA45cift

Volume (%)

4000
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Sekil 5.16: Cift alanli VMAT teknigi ile 7 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.17: Tek alanli VMAT teknigi ile 8 numarali hastanin kolimatdr agisi

degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.18: Cift alanli VMAT teknigi ile 8 numarali hastanin kolimatdr agisi

degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.19: Tek alanli VMAT teknigi ile 9 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.
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Sekil 5.20: Cift alanli VMAT teknigi ile 9 numarali hastanin kolimatdr agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.21: Tek alanli VMAT teknigi ile 10 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.
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Sekil 5.22: Cift alanli VMAT teknigi ile 10 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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Sekil 5.23: Tek alanli VMAT teknigi ile 11 numarali hastanin kolimator agisi
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmas.
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Sekil 5.24: Cift alanli VMAT teknigi ile 11 numarali hastanin kolimator agis1
degistirildiginde elde edilen DVH karsilastirmasi.
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5.2. Hasta Kalite Kontrol Sonuclar:

Cift alanli VMAT tedavi teknigi ile kolimator agis1 75°-285° iken elde edilen
tedavi planlamalari 11 hasta icin dncelikle Compass® sisteminin algoritmasi Collapse
Cone oldugu ve dose to water olarak hesaplama yaptigi igin, planlamalarin hepsi
dose to medium iken dogru kiyaslama yapilabilmesi amaciyla dose to water olarak
tekrar hesaplatildiktan sonra Compass®” programina her hasta icin CT goriintiileri ile
birlikte RT Plan dosyalar1 gonderildi. Matrixx® paneli vasitasiyla Versa HD lineer
hizlandiricisinda hasta kalite kontrol élciimleri yapilarak Compass® sistemi ile elde
edilen sonuclar 3 boyutlu anatomik bilgiler {izerinden karsilastirildi. 11 hasta i¢in
Collapse Cone algoritmasi kullanilarak hesaplanan doz dagilimlar1 ile Sl¢timlerin
sonucunda elde edilen doz dagilimlarinin karsilastirilmas: asagidaki sekillerde ve

tablolarda mevcuttur.
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Sekil 5.25: Cift alanli VMAT teknigi ile 1 numarali hastanin kolimator agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Sekil 5.26: Cift alanli VMAT teknigi ile 2 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.

Sekil 5.27: Cift alanli VMAT teknigi ile 3 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.

67



e — ® v — v —— —

Sekil 5.28: Cift alanli VMAT teknigi ile 4 numarali hastanin kolimator agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Sekil 5.29: Cift alanli VMAT teknigi ile 5 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Sekil 5.30: Cift alanli VMAT teknigi ile 6 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.

Sekil 5.31: Cift alanli VMAT teknigi ile 7 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Sekil 5.32: Cift alanli VMAT teknigi ile 8 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.

Sekil 5.33: Cift alanli VMAT teknigi ile 9 numarali hastanin kolimatdr agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Sekil 5.34: Cift alanli VMAT teknigi ile 10 numarali hastanin kolimator agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Sekil 5.35: Cift alanli VMAT teknigi ile 11 numarali hastanin kolimator agisi
75°-285° iken elde edilen planin lineer hizlandiricida ki 6l¢iim sonucu ile doz
dagilimi uyumu.
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Tablo 5.15: Olgiim sonucunda Compass programu ile elde edilen PTV nin 95%’ini

saran doz miktarlarinin kiyaslanmasi

HASTA 1
HASTA 2
HASTA 3
HASTA 4
HASTA 5
HASTA 6
HASTA 7
HASTA 8
HASTA 9
HASTA 10
HASTA 11

Ortalama
+Standart Sapma

PTV'nin 95%'ini saran doz miktari

Igoritmasi il Yapilan 6lcim .
thCa;lagrga sonigl;frl als:)OI?ug?aflu Aradaki doz farki
6598,3 6588,8 0,1%
6974,9 6906,1 1,0%
6737,9 6781,4 0,6%
6876,4 6792,1 1,2%
6803,0 6757,8 0,7%
6994,4 6941,9 0,8%
6882,4 6915,1 0,3%
7138,5 7173,5 0,5%
7171,9 7173,1 0,0%
7178,1 71949 0,2%
6980,4 6868,1 1,6%
6939,7 6917,5 0,6%
+184 +195 +0,5

Tablo 5.16: Ol¢iim sonucunda Compass programi ile elde edilen mesanenin 40 Gy

alan yilizde miktarinin kiyaslanmasi.

Cift alanlh VMAT ile Mesanenin 40 Gy alan yiizdesi
CC algoritmasi ile Yapilan 6l¢iim
hesaplama sonuglari sonuglari
HASTA 1 9,29% 8,99%
HASTA 2 17,80% 16,53%
HASTA 3 18,19% 16,62%
HASTA 4 13,69% 12,51%
HASTA 5 23,87% 23,80%
HASTA 6 22,24% 22,04%
HASTA 7 15,88% 15,74%
HASTA 8 27,38% 26,78%
HASTA 9 34,05% 33,55%
HASTA 10 20,25% 19,92%
HASTA 11 27,96% 25,74%
Ortalama 20,96% 20,20%
+Standart Sapma +7,1 +7,1
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Tablo 5.17: Olg¢iim sonucunda Compass programu ile elde edilen mesanenin 65 Gy
alan yiizde miktariin kiyaslanmasi.

Cift alanh VMAT ile Mesanenin 65 Gy alan yiizdesi

HASTA 1
HASTA 2
HASTA 3
HASTA 4
HASTA 5
HASTA 6
HASTA 7
HASTA 8
HASTA 9
HASTA 10
HASTA 11

Ortalama
+Standart Sapma

CC algoritmast ile Yapilan 6l¢iim

hesaplama sonugclari sonuclari
2,61% 2,61%
7,89% 7,29%
7,19% 6,38%
13,69% 12,51%
11,86% 12,02%
6,14% 6,47%
5,47% 5,77%
12,50% 12,58%
15,10% 15,00%
8,62% 8,73%
12,08% 10,78%
9,38% 9,10%

43,9 438

Tablo 5.18: Olgiim sonucunda Compass programi ile elde edilen rektumun 40 Gy

alan yilizde miktarinin kiyaslanmasi.

Cift alanli VMAT ile Rektumun 40 Gy alan yiizdesi

HASTA 1
HASTA 2
HASTA 3
HASTA 4
HASTA 5
HASTA 6
HASTA 7
HASTA 8
HASTA 9
HASTA 10
HASTA 11

Ortalama
+Standart Sapma

CC algoritmast ile Yapilan 6l¢giim
hesaplama sonuglari sonuglar1
20,06% 18,78%
34,87% 31,92%
27,65% 27,28%
22,62% 20,88%
27,40% 25,75%
12,76% 11,56%
28,46% 27,04%
19,08% 17,68%
16,37% 15,30%
22,96% 21,35%
11,73% 10,53%
22,18% 20,73%
+7,1 +6,8

73



Tablo 5.19: Ol¢iim sonucunda Compass programu ile elde edilen rektumun 65 Gy
alan ylizde miktarinin kiyaslanmasi.

Cift alanl VMAT ile Rektumun 65 Gy alan yiizdesi
CC algoritmast ile Yapilan 6l¢iim
hesaplama sonugclari sonuclari
HASTA 1 4,57% 4,57%
HASTA 2 8,60% 8,50%
HASTA 3 7,87% 8,64%
HASTA 4 5,97% 6,16%
HASTAS 11,27% 10,44%
HASTA 6 2,14% 1,97%
HASTA 7 11,87% 11,28%
HASTA 8 5,16% 5,29%
HASTA 9 2,74% 2,67%
HASTA 10 7,21% 7,03%
HASTA 11 1,96% 1,89%
Ortalama 6,31% 6,22%
+Standart Sapma +3,4 +3,3

Tablo 5.20: Olg¢iim sonucunda Compass programu ile elde edilen PTV igin gamma
indeks degerleri.

Cift alanlh VMAT ile PTV i¢in gamma indeks degerleri
CC algoritmast ile dl¢iim sonuglart
arasindaki gamma indeks degerleri

HASTA 1 99,67%

HASTA 2 99,81%

HASTA 3 98,18%

HASTA 4 97,14%

HASTA 5 99,75%

HASTA 6 98,86%

HASTA 7 99,93%

HASTA 8 99,39%

HASTA 9 99,81%

HASTA 10 100,00%

HASTA 11 99,50%

Ortalama 99,28%

+Standart Sapma +0,9
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Tablo 5.21: Ol¢iim sonucunda Compass programi ile elde edilen CTV i¢in gamma

Tablo 5.22: Yapilan dl¢iim ile hesaplatilan plan arasindaki hedef ve saglam

indeks degerleri.

Cift alanlh VMAT ile CTV icin gamma indeks degerleri

HASTA 1
HASTA 2
HASTA 3
HASTA 4
HASTA 5
HASTA 6
HASTA 7
HASTA 8
HASTA 9
HASTA 10
HASTA 11

Ortalama
+Standart Sapma

CC algoritmasi ile dlgiim sonuglart
arasindaki gamma indeks degerleri

99,33%
99,60%
96,40%
95,10%
99,84%
98,39%
99,93%
98,93%
99,76%
99,90%
98,60%

98,71%
+1,6

organlarin ortalama gamma degeri.

HASTA 1
HASTA 2
HASTA 3
HASTA 4
HASTA 5
HASTA 6
HASTA 7
HASTA 8
HASTA 9
HASTA 10
HASTA 11

Ortalama
+Standart Sapma

Ortalama gamma degeri

CTV PTV Mesane Rektum  Sag Femur Sol Femur
0,35 0,28 0,18 0,25 0,16 0,17
0,47 0,39 0,34 0,31 0,27 0,2
0,22 0,25 0,16 0,3 0,16 0,16
0,37 0,33 0,32 0,21 0,22 0,17
0,28 0,26 0,18 0,35 0,24 0,21
0,34 0,31 0,21 0,29 0,28 0,21
0,28 0,27 0,22 0,3 0,2 0,17
0,48 0,37 0,33 0,36 0,16 0,19
0,25 0,23 0,31 0,18 0,16 0,14
0,48 0,39 0,3 0,27 0,26 0,21
0,47 0,4 0,28 0,36 0,15 0,16
0,36 0,32 0,26 0,29 0,21 0,18
+0,10 +0,06 +0,07 +0,06 +0,05 +0,02

75



6. SONUC

Tek alanli VMAT tekniginde planlama yapilirken kolimatér acgisinin
degistirilmesi sonucu PTV’nin %95 doz kapsamasi goz 6niine alindiginda 11 prostat
kanseri hastasinin ortalamasinda 15° kolimator agisi ile verilen dozun 0,7% oraninda
0° kolimatdr agisina gore hedefi daha 1yi kapsadigi ve CTV’nin HI degeri
1,04+0,011 olarak 0° kolimator agisi ile ayni fakat diger agilardan daha diisiik oldugu
elde edildi.

Isa ve arkadaslar1 [33] ¢alismalarinda tek VMAT’l1 prostat kanseri tedavisini
kolimator agilart 0°, 15°, 30°, 45°, 60° ve 75° olacak sekilde tekrar hesaplattiklar
tedavi planlamalarinda HI degeri en diisiik olan kolimator agilarini 45° ve 15° olarak
bulmuslardir. Bizim elde ettigimiz 15° ile uyumlu bir sonug¢ elde edildi fakat
caligmamizda kolimator 45° de CTV’nin HI degeri 1,05+0,012 olarak elde edildi.

Kritik organ dozlarinda 0,5% ‘in altinda doz degisimleri elde edilip, Quantec
doz sinirlamalarinin igerisinde oldugu gozlemlendi.

Cift alanli VMAT teknigi ile planlama yapilirken ise 60°-300° ve 75°-285°
kolimator acilari verildiginde hastalarin ortalamasinda PTV nin 95% doz kapsamasi
g0z Oniline alindiginda diger agilara gére daha iyi kapsadigi elde edildi, CTV’nin HI
degerinde ise bir degisim olmadig1 gozlemlendi.

Kritik organ dozlarindan mesane dozlarinda kolimator agilart 15°-345° iken bir
miktar doz diisiisii, rektum dozlar1 i¢in ise kolimaodr agilar1 75°-285° agilarinda bir
miktar doz disiisii gézlemlendi. Fakat tiim doz diisiislerinin %0,5’in altinda ve
Quantec doz smirlamalarinin icerisinde oldugu gozlemlendi.

PTV hacminin 95% ’ini kapsadigi dozun kolimator agist 0° durumundan 0,7%
daha yiiksek olmasindan &tiirti, tek alanli VMAT yonteminde 15°, ¢ift alanli VMAT
teknigi i¢in ise rektum dozundaki diisiis 60°-300° kolimator agilari ile elde edilen
degerden daha diisiik ve kolimator agist 0° durumundan 1,07% oraninda dozun
PTV’nin 95% hacmini daha iyi sarmasindan oOtiirii 75°-285° kolimator agilart ile
daha iyi doz dagilimlar1 elde edildi.

Tek VMAT yontemi i¢in Wilcoxon isaretli sira testi, 0° kolimatdr agisina gore
uygulandiginda 15° i¢in p=0,026 olarak elde edildi, istatistiksel olarak da anlamli bir
sonug oldugu gozlemlendi. Cift alanli VMAT teknigi i¢in de Wilcoxon isaretli sira

testi uygulandiginda 0°-0° kolimatdr agisina gore 75°-285° kolimator agilart igin
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p=0,004 olarak elde edildi, istatistiksel olarak da anlamli bir sonug¢ oldugu elde
edildi.

Son olarak tek alanli VMAT tekniginde 15° kolimator agisinda elde edilen
PTV’nin 95% ’lik hacminin doz kapsamasi ile ¢ift alanli VMAT tekniginde 75°-285°
kolimatdr agilarinda elde edilen doz kapsamasina bakildiginda ¢ift alanli VMAT
tekniginde 2,44% oraninda daha iyi sonug elde edildi. Wilcoxon isaretli sira testi
yontemi ile kiyaslandiginda da ¢ift alanli VMAT teknigi ile 75°-285° kolimator
acilar1 kullanildiginda p=0,013 olarak elde edildi, yine istatistiksel olarak da anlamli
bir sonug oldugu gozlendi.

Elde edilen c¢ift alanli VMAT teknigi ile 75°-285° kolimatdr acilarinda elde
ettigimiz planlamalart Compass® 3.0 hasta kalite kontrol programi vasitasiyla lineer
hizlandiricida 11 hasta icinde yaptigimiz dl¢limler sonucunda kritik organlarin ve
hedef organlarin tedavi planlama sisteminden gelen referans dozlar ile y indeksi (%3
doz farkliligi, 3 mm mesafe farkliligi) g6z 6niine alindiginda her bir plan kritik organ
ve hedef organin hesaplama ve 6l¢iim sonuglar1 karsilastirildi. Saglam organlar i¢in
anlamli bir fark elde edilmedi, PTV i¢in y indeks ge¢me orani 99,28%=+0,9 CTV i¢in
v indeks ge¢me oran1 98,71%=1,6 olarak elde edildi. Genel Planlar i¢in gegme orani
%97 ’nin iizerinde bulundu.

Kim ve arkadasglari[34] ¢alismalarinda VMAT tedavisinde kolimatér agisinin vy
indeks degerine etkisini gostermistir. Bizim belirledigimiz kolimator acilarinda ¢ift
alanli VMAT tedavisinde y indeks degerinin kabul smirlarimin i¢inde oldugu
Olglimler sonucunda elde edildi. Ortalama gamma degerlerine bakildiginda da CTV
icin 0,36, PTV i¢in 0,32, mesane i¢in 0,26, rektum i¢in 0,29, sag femur i¢in 0,21 ve
sol femur igin ise 0,18 olarak elde edildi. Tiim sonuglar < 0,6 olarak elde edildigi i¢in
bu da bize yaptigimiz planlama ile dl¢timler sonucu elde ettigimiz doz miktarlarinin
yiiksek dogrulukta ortiistiiglinii gdstermektedir.

Prostat kanseri hastalar1 i¢in ¢ift alanli VMAT tekniginde 75°-285° kolimator
acilan secilerek tedavi planlamalar1 hesaplatildigi takdir de kritik organ dozlarinda
ve hedef hacim dozlarinda katki saglayacagi yapilan hesaplamalar ve olgiimler

sonucunda elde edildi.
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