T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
SAGLIK BiLIMLERI ENSTITUSU
RADYASYON ONKOLOJiSIi ANABILiM DALI

PROSTAT KANSERI RADYOTERAPI TEDAVI
PLANLARINDA HACIMSEL YOGUNLUK AYARLI ARK
TEDAVIiSi VE DINAMIK YOGUNLUK AYARLI
RADYOTERAPI TEKNIKLERININ
KARSILASTIRILMASI

Yilmaz BILEK

YUKSEK LISANS TEZI

2018-ANTALYA



T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
SAGLIK BiLIMLERI ENSTITUSU
RADYASYON ONKOLOJiSIi ANABILiM DALI

PROSTAT KANSERI RADYOTERAPI TEDAVI
PLANLARINDA HACIMSEL YOGUNLUK AYARLI ARK
TEDAVISI VE DINAMIK YOGUNLUK AYARLI
RADYOTERAPI TEKNIKLERININ
KARSILASTIRILMASI

Yilmaz BILEK

YUKSEK LISANS TEZI

DANISMAN
Prof. Dr. Aylin Fidan KORCUM SAHIN

“Kaynak gosterilerek tezimden yararlanilabilir”

2018-ANTALYA



Saghk Bilimleri Enstitiisii Miidiirliigiine;

Bu ¢alisma jilirimiz tarafindan Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali Radyoterapi Fizigi

Programinda yiiksek lisans tezi olarak kabul edilmistir. 27/06/2018

Imza
Tez Danismani  : Prof. Dr. Aylin Fidan KORCUM SAHIN "
Akdeniz Universitesi \
/
Uye : Dr. Ogretim Uyesi Timur KOCA 1/ e
. il \ o —
Akdeniz Universitesi — o\
Uye : Dr. Ogretim Uyesi Tahir CAKIR
Van Yiiziincti Y1l Universitesi | W
|
|
J

Bu tez, Enstitii Yonetim Kurulunca belirlenen yukaridaki jiiri iiyeleri tarafindan uygun
goriilmiis ve Enstitli Yonetim Kurulu’nun ...... R (R tarih ve ......... foe

sayili karariyla kabul edilmistir.

Prof. Dr. Narin Derin

Enstitli Mudiirt



ETIiK BEYAN

Bu tez ¢aligmasimin kendi ¢alismam oldugunu, tezin planlanmasindan yazimina kadar
biitlin safhalarda etik dis1 davranigimin olmadigini, bu tezdeki biitlin bilgileri akademik
ve etik kurallar iginde elde ettigimi, bu tez ¢alismasiyla elde edilmeyen biitiin bilgi ve
yorumlara kaynak gosterdigimi ve bu kaynaklari da kaynaklar listesine aldigimi beyan

ederim.

Yilmaz BILEK

Imza

PR

Té% Danigmani
\ .
Prof. Dr. Ayli:;jd}(\ORCUM SAHIN

[mza

N



TESEKKUR

Yiiksek lisans egitimim boyunca ve tez hazirlama asamasinda desteginden ve sabrindan
dolayr danismanim saymn Prof. Dr. Aylin Fidan KORCUM SAHIN’e ¢ok tesekkiir
ederim. Tez ¢alismamda destegini esirgemeyen Do¢.Dr. Nina TUNCEL’e ve Uzm. Dr.
Ogretim Uyesi Timur KOCA’ya tesekkiir ederim. Calisgmama destek olan Akdeniz
Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim dali c¢alisanlarina ve basta Dr. Evrim
DUMAN olmak iizere Antalya Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi
bolimi galisanlarina tesekkiir ederim. Her zaman oldugu gibi destegini hi¢ esirgemeyen

aileme ve nisanlim Kiibra EROGLU’na ¢ok tesekkiir ederim.



OZET

Amagc: Bu caligmanin amaci prostat kanseri radyoterapi tedavisinde D-IMRT ve VMAT

tedavi tekniklerinin dozimetrik olarak karsilastirilmasidir.

Yontem: Yuksek riskli 10 prostat kanseri hastasina CMS Monaco TPS kullanilarak
Linak tabanli 9-alan D-IMRT ve ¢ift ark VMAT teknikleri ile planlar tasarlandi. PTV
46, PTV 56 ve PTV 74’¢ sirasiyla 46, 56 ve 74 Gy doz SIB teknigi ile uygulandi. Her iki
teknik ile olusturulan planlarda ayn1 doz sinirlamalari kullamildi. Iki planlama teknigi;
PTV 46, PTV 56, PTV 74 yapilarindaki doz sarimi ve HI ile CI degerleri bakimindan
karsilastirildi. Kritik organlarda, rektum igin V50, V60, V65, V70 degerleri mesane igin
V65, V70 degerleri, femur baslari igin ise V40 degerleri incelendi. Her iki teknik ile elde
edilen planlarin tedavi siireleri, segment sayilar1 ve MU degerleri karsilastirildi. Ayrica
hastalarin aldig1 integral doz olarak V37 degerlendirildi. Elde edilen tim veriler

Wilcoxon testi uygulanarak istatistiksel olarak degerlendirildi.

Bulgular: D-IMRT ve VMAT teknikleri ile hedef hacimler igin, birbirlerine yakin doz
sarimlar1 elde edilmistir. PTV 74 i¢in hesaplanan HI ve CI degerleri her iki teknikte
benzer bulunmustur. Her iki planlama teknigi ile tiim kritik organlar, doz
sinirlamalarinin altinda tutulabilmistir. Ayrica OAR korumasi agisindan iki teknikten,
birbirlerine yakin sonuclar elde edilmistir. VMAT teknigi ile olusturulan planlardan elde
edilen segment ve MU sayilari D-IMRT teknigi ile olusturulan planlara gore fazla

olmasina ragmen tedavi siiresinin daha kisa oldugu gézlenmistir (p: 0,005).

Sonug: Prostat kanseri radyoterapi tedavisinde kullanilan 9-alan D-IMRT teknigi ve
VMAT tekniklerinden hem PTV sarimlar1 hem kritik organ korumalar1 agisindan benzer
dozimetrik sonuclar elde edilmistir. Sadece tedavi siiresi a¢isindan VMAT tekniginin D-

IMRT teknigine belirgin bir iistiinliigii gézlenmistir.

Anahtar Kelimeler: prostat kanseri, imrt, vmat.



ABSTRACT

Objective: The aim of this study is to compare dosimetric values of D-IMRT and

VMAT treatment techniques in the treatment of prostate cancer radiotherapy.

Method: Treatment plans were designed for 10 high-risk prostate cancer with Linac
based 9-fields D-IMRT and double arc VMAT techniques using CMS Monaco TPS. 46,
56 and 74 Gy doses were prescribed to PTV 46, PTV 56 and PTV 74 as SIB,
respectively. The same dose constrains were used in the plans generated by both
techniques. Two planning techniques; were compared to HI and CI values as well as the
dose coverage of PTV structures. Critical organs were assessed V50, V60, V65, V70 for
the rectum, V65, V70 for the bladder and V40 for the femur heads. The treatment times,
segment numbers and MU values of the plans obtained with both techniques were
compared. V37 was also evaluated as integral dose of the patients. All obtained data

were statistically evaluated by Wilcoxon test.

Results: With D-IMRT and VMAT techniques, similar dose coverage were obtained for
target volumes. HI and ClI values calculated for PTV 74 were found to be the similar in
both techniques. With both planning techniques, all critical organs could be kept below
the dose limits. In addition, in terms of OAR protection, close results were obtained
from both techniques. Although the segment and MU numbers obtained from the plans
generated by the VMAT technique were higher than the plans generated by the D-IMRT

technique, the treatment time was found shorter (p: 0.005).

Conclusion: Similar dosimetric results were obtained from 9-fields D-IMRT and
VMAT techniques used in the treatment of prostate cancer radiotherapy in terms of PTV
dose coverage and critical organ protection. The VMAT technique has an advantage

over the D-IMRT technique only in terms of treatment time.

Key words: prostate cancer, imrt, vmat.
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1. GIRIS

Prostat kanseri, erkeklerde en sik tani konulan kanserler arasinda ikinci siradadir (ACS,
2016). Prostat adenokarsinomu, Amerika Birlesik Devletlerinde erkeklerde en sik teshis
edilen visseral kanserdir ve cilt dis1 kanserlerin %33 {inii olusturmaktadir (Halperin ve
ark., 2013). Prostat kanseri icin en onemli risk faktori yastir. Gozlenen ortalama yas
68’dir ve yasin artmasiyla hastaligin ortaya ¢ikma ihtimali de artmaktadir. Diger risk
faktorleri hormonal, beslenmeye bagh etkiler, ailesel faktorler ve genetik yatkinliktir
(Halperin ve ark., 2013). Yapilan ¢alismalarda, tim prostat karsinomlarinin %70’inden
fazlas1 prostatin periferik bolgesinde gelisirken, benign prostat buytimelerinin
%90’1indan fazlasiin transisyonel bolgede gelistigi goriilmiistiir. Prostat kanserinde bir
ya da daha fazla nodul, tek yonlii ya da ¢ok yonlii olarak yayilmis durumda bulunabilir
(Halperin ve ark., 2013).

Prostat spesifik antijen (PSA), klinik timor evresi ve timor derecesi; prostat disina
lenfatik timor yayilimini, kan yoluyla metastazlar1 ve tedavi sonucunu belirleyen

faktorlerdir. Bu faktorler sag kalimi da etkilemektedir (Gunderson ve Tepper, 2016).

Ultrasonla ya da diger tekniklerle yapilan direkt rektal inceleme, biyopsi, Gleason skoru
ve PSA klinik evrelemede kullanilmaktadir. Total viicut kemik taramasi ve / veya
pozitron emisyon tomografi (PET), bilgisayarli tomografi (BT) ve manyetik rezonans
goriintiileme (MRG) ile yapilan pelvik goriintiilemeler de teshis ve tedavi kararlarinda

kullanilmaktadir (Gunderson ve Tepper, 2016).

Tumor (T), lenfatik nodlar (N) ve uzak metastaz (M) smiflandirmasi (TNM); klinik
muayene, diagnostik gorintileme ve operasyon materyalinin histopatolojik incelemesi
ile yapilmaktadir. Genel olarak lokalize prostat kanseri rekiirrens riskine gore; diistik
(T1-T2a, Gleason skoru < 6 ve PSA < 10 ng/ml), orta (T2b-T2c, Gleason skoru: 7 ve
PSA: 10-20), yiksek (T3a, Gleason skoru: 8-10 ve PSA > 20) ve ¢ok yuksek risk (T3b-
T4) olarak ayrilabilir (Gunderson ve Tepper, 2016).



Son yillarda, prostat kanseri tedavisinde radyoterapi (RT)’nin kullanimi belirgin
derecede artmustir. RT aygitlarindaki teknolojik ilerlemeler sayesinde gelistirilen
Yogunluk Ayarli Radyoterapi (IMRT) ve Goriintli Kilavuzlugunda Radyoterapi (IGRT)
gibi RT teknikler ile rektum, mesane gibi cevre dokularda radyasyon dozu minimize
edilirken timor volimine yuksek dozlar uygulanabilmekte, bu da RT nin basari sansini
yiiksek diizeylere ¢ikarmaktadir. Toplam dozu 74 Gy veya iistiine ¢ikarabilmek, prostat
kanserinde lokal kontrol sansini belirgin ol¢iide arttirmaktadir (Gunderson ve Tepper,
2016). Prostat kanseri tedavisi alan hastalarin biiyiik ¢ogunlugu RT’den sonra uzun
yillar yasamaktadir. RT den kaynaklanan ge¢ toksisiteler yagam kalitesini dnemli dlgiide
etkileyebilir (Emami, 2013).

Yiiksek radyasyon dozlarina ¢ikarken, normal doku ve organ dozlarinin, tolerans
siirlarinin altinda tutulmasi gerekmektedir. Prostat kanseri RT’sinde baslica riskli
organlar mesane, rektum, bagirsaklar, sag-sol femur baglar1 ve penile bulb’tur. Standart
fraksinasyon dozlar1 i¢in organ tolerans dozlar, Emami tarafindan belirlenmistir
(Emami, 2013). IMRT teknikleri ile bu tolerans kriterleri saglanip, hedefe de maksimum

radyasyon dozu oldukca etkin bicimde uygulanabilmektedir.

Bu c¢aligmanin amaci, prostat kanseri RT tedavisinde Dinamik IMRT (D-IMRT) ve
hacimsel yogunluk ayarli ark terapi (VMAT) tekniklerinin dozimetrik olarak

karsilastirilmasidir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Radyasyon

Radyasyon, bir kaynaktan salinan enerji olarak tanimlanabilir (Bor, 2016; Khan, 2010).
Hertz tarafindan bulunan diisiik frekansli radyo dalgalar elektromanyetik enerji
spektrumunun sol tarafinda, Rontgen tarafindan kesfedilen X-1sinlari ise spektrumun sag
tarafinda bulunmaktadir (Martin, 2013). Sekil 2.1’de elektromanyetik spektrum

verilmektedir.

Tem =10.000.000 nanometre
Sekil 2.1. Elektromanyetik spektrum (Bor, 2016).

2.1.1. Radyasyonun iyonizasyon etkisine gore siniflandirilmasi
Radyasyonun tiim ¢esitleri ortama enerji aktararak bazi etkilesimlere sebep olmaktadir.
Hedefteki enerji birikimi radyasyon dozu olarak tanimlanir ve eger hedef canli doku ise,

sonug biyolojik degisimleri de kapsamaktadir (Martin, 2013).

Radyasyon tasidigi enerjinin etkisine gore, iyonlastirict ya da iyonlastirict olmayan
radyasyon olarak iki farkli grupta incelenir. Radyo dalgalari, mikrodalgalar ve goriiniir
151k iyonlastirict olmayan radyasyondur. Diisiik enerjide olduklar i¢in maddede sadece
atomlar1 titrestirerek cok diisiik miktarda 1s1 artisna neden olurlar. Iyonlastirict
radyasyonlar ise, enerjisi yiiksek radyasyonlardir, maddenin atomlariyla etkilesip
ortamda iyonlasma ve uyarilmaya neden olurlar (Martin, 2013; Bor, 2016). Bir



elektromanyetik dalga veya parcacik enerjisinin biiyiikliigiine ve maddenin atomik
yapisina gore maddeyi iyonlastirir ya da iyonlastirmazlar.

Iyonlastirict radyasyonlar direkt (proton, alfa ve beta gibi yiiklii parcaciklar) veya
indirekt ( X ve gama 1sinlari ile ndtronlar) iyonlastirma yapma 6zelliklerine gore ikiye

ayrilirlar (Podgorsak, 2005). Sekil 2.2’ de gosterilmektedir.

Radyasyon
|
Iyonize eden Iyonize etmeyen
Direkt iyonize eden Indirekt iyonize eden
radyasyon radyasyon

Sekil 2.2. Radyasyonun iyonizasyon etkisine gore smiflandirilmasi (Podgorsak, 2005).

2.1.2. Radyasyonun madde ile etkilesimi

Bir ortama giren alfa ve beta pargaciklari, yiikleri ve kitleleri nedeniyle ortamin atomlari
ile etkilesirler. Enerjilerinin yeterli olmast durumunda, ortamdaki atomlarin
elektronlarimi koparirlar ve bu olaya iyonizasyon denir. Etkilesme sonucu olarak geride
elektronunu kaybetmis atom (pozitif iyon) ve artik serbest hale gelerek yeni etkilesmeler
yapabilecek olan serbest elektron vardir. Ortamla etkilesen parcacik radyasyonlarinin
enerjileri iyonlagtirmaya yetecek kadar fazla degilse, sadece atomun yoriingesindeki
elektronu uyarabilirler (eksitasyon). Bu elektron, atomdaki yorungesinden bir (st
yoriingeye (enerji seviyesine) ¢ikip geri doner ve ¢ok diisiik enerjide bir foton salinir

buna da uyarilma etkilesimi denir (Bor, 2016).

Bir diger etkilesim de, pargacik enerjisinin ¢ok yiiksek olmasi durumunda etkilesmenin
cekirdegin alanmi ile gerceklesmesidir. Pargacik yolundan sapar, kaybettigi enerji ise
foton olarak salinir. Bu foton, Bremstrahlung radyasyonu ( frenleme radyasyonu) olarak

bilinir ve stirekli bir enerji spektrumu vardir. Pozitif elektrik yiiklii alfa pargaciklari, beta



parcaciklarina kiyasla ¢ok daha agir (2 proton ve 2 nétrondan olusurlar) olduklarindan,

ortama aktardiklari enerji ve iyonlastirma giicleri daha fazladir (Bor, 2016).

Gama ve X-lsinlar1 ya da ortak adlariyla fotonlar, madde ile farkli etkilesmeler yaparlar.
Fotoelektrik etkilesmede; gelen foton, genelde atomun i¢ yoringe elektronu ile
etkileserek, onu serbest hale getirir. Etkilesme sonucu kaybolan fotonun enerjisi, serbest
elektrona kinetik enerji olarak aktarilirken, bir kism1 da bu elektronun yoériinge baglanma
enerjisine harcanir. Her bir i¢ yoriingede olusan bosluk bir iist yoriingeden diisen
elektronlarla doldurulur. Atomun kararli hale gelmesi i¢in, bu islem en dis yoriingeye
kadar surer ve her seferinde yoriingeler arasindaki enerji farkina esdeger enerjide foton
salinimlari olur. Her elementin bag enerjileri farkli oldugundan, salinan bu fotonlar da
elemente 6zgidir ve karakteristik X- 1ginlar1 olarak ifade edilir. Yoriingeler arasindaki
enerji transferinin, foton salinimi olarak degil, yoriinge -elektronlarinin serbest
birakilmasi olarak da aktarilmasi miimkiindiir, bu elektronlara Auger elektronlar1 denir.
Foton enerjisinin etkilesecegi maddenin atomunun K yoriinge elektronlarinin baglanma
enerjisine esit olmasi durumunda, fotoelektrik sogurma maksimum olur, bu enerji K-

kenar enerjisi olarak adlandirilir (Bor, 2016).

Fotonun madde ile bir bagka etkilesmesi, atomun dig yoriinge elektronlar ile gerceklesir.
Elektrona ¢arpan foton yolundan sapar, bu olay Compton olay1 olarak ifade edilir. Gelen
fotonun enerjisi sagilan fotona ve etkilestigi elektrona aktarilir. Paylasilan bu enerjiler,
sagilan fotonun gelen fotonun yoniine gore hangi acidan sagildigina baglidir. Fotonun
madde ile etkilesmesinde higbir enerji kaybimin olmadigi Rayleigh sa¢ilmasinda, foton

sadece sac¢ilmaya ugrar, herhangi bir enerji aktarimi yoktur (Bor, 2016).

Cift olusum olay1, ancak gelen foton enerjisinin 1,02 MeV’den fazla olmasi durumunda
s0z konusudur. Foton, her birinin durgun kiitle enerjisi yaklasik 511 keV olan elektron
ve pozitrona dondsiir. 1,02 MeV fizerindeki enerjiler her iki pargaciga kinetik enerji
olarak aktarilir. Pozitron, akabinde bir elektronla birlesir ve iki anhilasyon (yok olma)
fotonu meydana gelir (Bor, 2016).

Fotoelektrik etkilesme olasiligi, gelen foton enerjisinin azalmasi ve etkilestigi maddenin

atom numarasinin artmasi ile artar, bu parametrelere olan baglilik oldukca yiiksektir
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(Z3/E®). Compton etkilesme olasilig1 ise ortamin yogunlugu (elektron sayis1) ve enerjisi

ile dogru orantilidir (Bor, 2016).

2.1.3. Radyasyon nicelik ve birimleri

Onceki yillarda kullanilan (halen Amerikan literatiiriinde kullanilmaya devam eden)
birim sistemi yerini, SI (System International) sistemine birakmigtir. Radyasyonun
ortamda yayilma ve etkilesmesinde; siddeti, enerjisi ve tiirli gibi farkli fiziksel 6zellikleri
rol oynamaktadir. Tiim bu parametreler dogrudan 6lgiilebilirler. Kaynaktan salindiktan
sonra akisini ve siddetini havada olusturacagi iyon ¢ifti miktarina, ortamdaki etkisini ise
bu ortama aktardigi enerji miktari ile saptayabiliriz. Sonuglari; hava kerma, sogurulan
doz gibi fiziksel niceliklerle ifade edebiliriz (Bor, 2016). Radyasyon nicelikleri, birimleri
ve birimleri arasindaki doniisim formilleri Tablo 2.1’de verilmektedir (Podgorsak,
2005).

Tablo 2.1 Radyasyon nicelikleri, birimleri, eski ve SI birimleri arasindaki doniisiimler (Podgorsak, 2005).

Nicelik Tamm Sl Birimi Eski Birim Doniisiim
Isinlama (X __Ae 258 x 10°C __Lesu R=258x 0C
sinlama (X) = T amg, 0 X kg air ~ om? airgrp e kg air

Sogurulan _ AEg, - = =

Doz (D) =-— 16y =1]/kg lrad =100erg/gr 1Gy =100 rad

Esde(gHe;‘ doz H = Dwg 1Sv 1rem 1Sv =100 rem
N 1Ci

Aktivite (A) A = AN 1 Bq =1 S_l 1Ci =3.7% 1010 S—l 1 Bq = —3 7% 11010

Isinlama (X): Havanin birim kiitlesinde, radyasyon tarafindan meydana getirilen
elektrik yiikiindeki iyonlarin toplamidir. Birimi Coulomb/kg’dir. Radyasyonun havadaki
iyonlastirma etkisini ifade eder. Eski birim sisteminde, Rontgen kullanilmaktadir (Bor,
2016).




Sogurulan Doz: Maddenin birim kiitlesinde sogurulan radyasyon enerjisidir. X ve gama
1isinlari i¢in, havaya aktarilan ve sogurulan enerjiler aynidir, yani; hava kerma doza esit
alinir. Dolayisiyla, birimi yine Gy = joule / kilogram olarak verilir. Havadaki sogurulan
doz, Olgilebilen bir nicelik olan 1sinlamadan hesaplanabilir.  Birimlerin
dizenlenmesinden sonra, havadaki 1isinlama dozu (X) ve sogurulan doz arasindaki iligki
1 X = 34 Gy olarak bulunur. Eski birim sisteminde doz birimi Rad’dir (Bor, 2016).

Esdeger Doz: Belirli bir radyasyon tiriiniin ortamda yaratacagi biyolojik etkinin
gostergesidir. Farkli radyasyon tiirlerinin (alfa, beta, gama, nétronlar gibi) doku ile
etkilesimlerinin ayn1 olmamasi, ortaya ¢ikacak biyolojik etkiyi de degistirmektedir. Bu
nedenle radyasyon agirlik faktorleri tanimlanmistir (Tablo 2.2). Esdeger doz, sogrulan
doz ile radyasyon agirlik faktoriiniin ¢arpimina esittir. Eger, sogurulan doza farkl
tiirdeki radyasyonlar katkida bulunuyorsa, esdeger dozlar her radyasyon tiirii i¢in ayri
ayr1 bulunup, sonugta hepsinin toplanmasi gerekir. Sogurulan doz ile karistirilmamasi
icin birimi Sievert’tir. D TR, T dokusunda (organinda), agirlik faktorii R olan radyasyon
tarafindan sogurulan dozdur, Wr ise, radyasyon agirlik faktorii olup Gama ve X-Isinlar
icin 1’e esittir (Bor, 2016).

HT =3%r.WRr.DTr

Tablo 2.2. Radyasyon agirlik faktorleri (Bor, 2016).

Radyasyon Turi Agirhik Faktorleri (WR)

Fotonlar 1

Elektron ve muonlar 1

Proton ve yikli iyonlar 2

Alfa parcaciklari, fisyon iiriinleri, air iyonlar 20

Notronlar Notron enerjisinin (En) strekli fonksiyonu
Wr= 2,5+ 18,2 exp[-In(En)?] / 6 En>1 MeV

Wr=5 + 17,0 exp[-In2(En)2] / 6 1 MeV < En<50 MeV

Wr=2,5 + 3,25 exp[-In0,04(En)2] / 6 En > 50 MeV

Aktivite (A): Radyoaktivitenin yeni birimi (Bg), bir radyasyon kaynagindan saniyede
parcalanan ¢ekirdek sayisi olarak ifade edilir. 1Bg = 1 parcalanma/saniye. Ayrica 6zel
birim olarak Curie de kullanilir (Taylor ve ark., 2008; Bor, 2016).



2.2. X-Isinlarimin Tipta Kullamim
X-iginlari, doku ortamimna kolayca gectigi anlasildiktan kisa bir siire sonra tipta
kullanilmaya baslanmistir (Taylor ve ark., 2008).

Iyonlastirict radyasyon tipta radyoloji, radyoterapi ve niikleer tip alanlarinda
kullanilmaktadir (Demir ve Demir, 2008).

Tibbi goriintiileme ROntgen isinlarinin kesfi ile fiziksel bir yontem olarak baslamis,
bugiin bulundugu konuma elektronik ve bilgisayar teknolojisindeki asamalar sonucunda
gelmistir. Yiizyih asan geg¢misin ilk yarisinda X-1sin1, organlarin goriintiilenmesinde
basar1 ile kullanilan tek radyasyon tipidir. Teknolojik gelismelerle birlikte X-151n1
gegcirgenliginin benzer olusu nedeniyle ayirt edilemeyen doku ve organlari goriintiillemek
ve kalitesini iyilestirmek amaciyla negatif veya pozitif kontrast madde kullanilmasi,
bircok organ ve doku sisteminin daha etkin bir tarzda incelenmesini saglamis, boylece
girisimsel radyolojinin temelleri atilmistir. Lineer tomografi ile kontrast madde
kullaniminda oldugu gibi, siiper pozisyonu 6nlemek ve organlar: birbirinden ayirt ederek
net gorinti elde etmek amaglanmistir. X-1isimninin madde etkilesmesi sonucu olusan
iyonizasyonun, bilgisayar teknolojisi yardimi ile dijital olarak ifadesi, gortntileme
teknigine yeni bir boyut olan aksiyel kesit kavramini kazandirmistir. Baslangicta sadece
kranyumdan goriintii saglayan aksiyel yontem, ¢ok kisa siirede Helikal BT sistemlerinde
tim viicut tetkiklerinde kullanilir duruma gelmistir. Ayrica, Pozitron Emisyon
Tomografi (PET) ile birlestirilen bilgisayarli tomografi, PET-BT olarak gunimizde
Nkleer Tip’ta oldukga 6nemli hale gelmistir (Balc1 ve Pabuscu, 2008).

Hastaliklarin X- 1gimnlart ile tedavisi de, ROntgen'in kesfinden aylar sonra baglamis ve
dort yil iginde cilt kanserlerinin tedavisi i¢in basariyla kullanilmistir. Hastaliklarin X-
isinlart ile tedavisi, Rontgen'in kesfinden aylar sonra baslamis ve dort yil iginde cilt
kanserlerinin tedavisi i¢in basariyla kullanilmistir. Derin yerlesimli timaorler, 1920'lerde
"derin” ROntgen Unitelerinin ortaya ¢ikmasi ve Ozellikle 1930'larda super voltaj tedavi
cihazlarinin piyasaya ¢ikmasiyla basarili bir sekilde tedavi edilmeye baglanmigtir. 1940
ve 1950'lerde, 6nce Van de Graaff jeneratorleri ve betatronlarla daha sonra lineer
hizlandiricilarla  birlikte megavoltaj mertebesinde tedavide onemli bir artig

kaydedilmistir. Lineer hizlandiricilar 1960'larda ve 1970'lerde popiiler hale gelmis ve
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1980'lerde, %°Co iiniteleri en yaygm tedavi cihazi olarak kullanilmaya baslanmistir.
Yuksek enerjili dogrusal hizlandiricilar ve bilgisayarl tedavi planlamasi ile modern RT,

kanser tedavisinin hayati bir pargasi haline gelmistir (Orton, 1995).

2.2.1. Bilgisayarh tomografi cihazi

Tomografi; Yunanca tomos (kesit) ve graphia (goriintii) kelimelerinden olugmakta ve
kesitsel goriintii anlamina gelmektedir. Bilgisayarin gliniimiizde giderek artan teknolojik
hiz1 ile birlikte tomografide ayni hizla ilerleme gostermektedir.

Ik olarak 1963 yilinda Amerikali fizik¢i Allan MacLeod Cormack, teorik olarak
bilgisayarli tomografiyi diisiinmiis ve Ingiliz elektrik miihendisi Sir Godfrey Newhold
Hounsfield, 1967-1971 yillar1 arasinda prototip BT yaparak kullanima girmesini
saglamistir. ilk klinik prototip BT cihazi, Londra’da Atkinson Morley hastanesinde
kullanilmistir. Bu BT de beyin gorunttleri elde edilmis olup, bir kesit icin tarama suresi
4,5 dakika ve bu kesit igin goriintli olusum siiresi 20 dakika olmustur. MacLeod
Cormack ve Hounsfield, 1979 yilinda bu biiyiik basarilari nedeniyle Nobel Tip ddiiliinii
kazanmislardir (Balc1 ve Pabusgu, 2008).

Turkiye’de ilk BT, Hacettepe Universitesi’nde 1976 yilinda kurulmus ve sadece beyin
tetkiki icin kullanilmistir. 1970’11 yillarin basinda sadece beyin BT seklinde kullanima
giren BT, ginimizde 64 dedektorlii tomografiler seklinde bastan ayaga kadar ¢ok hizli
iki-U¢ boyutlu goriintiileme haline gelmistir. Baslangigta bir kesitin ¢ekim ve olusumu
icin  20-25 dakika gerekli iken, glnimizde tim vicut, saniyeler icinde
gorintilenebilmekte ve bir Kkesitin goriintiilenmesi ger¢ek zamanli olarak elde
edilebilmektedir (Balc1 ve Pabuscu, 2008).

BT, c¢alisma prensibi olarak 5 tiniteden olusur:
1- Kaynak: X 1511 tiipii

2- Masa: Cekim sirasinda gantry ya da tersi yoniinde longitudinal diizlemde hareket

etmektedir.

3- Dedektor: Hastadan gegen 1s1nlar1 toplamaktadir.



4- Bilgisayar: Detektorden gelen bilgileri alir, depolar ve goriiniir hale

dondstiirmektedir.
5- Monitor: Bilgisayarda olusan dijital gorunttleri gostermektedir.
BT’de goriintii olusumu ise 3 asamada gerceklesir:

1. Tarama fazi: Data (bilgi) olusur. Yelpaze seklinde vicuttan gecen X- isinlari,

dedektorler tarafindan absorbe edilerek dlgullr. Dedektorler, filmin yerine gegmistir ve:
- Absorbsiyon 6zelligi yiiksek olmali,

- Gelen fotonu yiliksek oranda yakalayabilmeli,

- Elektron - sinyal doniisiimiinii yiiksek oranda yapabilmeli,

- Ikinci sinyali islemeye kisa siireler icinde hazir olmalidur.

Iki tip dedektdr vardir:

Gazhh dedektorler: Uzerine X 1sm1  diistiigiinde, sikistirilmis Xenon gazinda

iyonizasyona neden olur ve elektrik sinyali Uretir.

Yar fletken dedektorler: Uzerine X 1sin1 diistiigiinde, 151k salinimi olur ve elektrik

sinyali Uretir.
2. Rekonstriiksiyon fazi: Bilgi, dijital gorintiiye dontstiiriilmektedir.

Dedektorlerden elde edilen elektrik sinyallerinin tarama alanini temsil edecek sayilardan
olusmus haritaya doniistiirme islemine, rekonstlrksiyon (yeniden birlestirme) denir. Bu

islemin yapilmasi i¢in degisik algoritmalar kullanilmaktadir.

Goruntd, birgok sayisal verilerden meydana gelmektedir. Bu sayisal noktacik seklindeki

verilerin en kiigiigiine, PIKSEL denir. [Pi (Picture) x el (element)].

Bu verilerin derinligi disiiniildiigiinde hacim s6z konusu olup en Kkiglik hacim

elemanina Voksel denir. [Vo (Volume) x el (element)]

10



3. Dijital- analog doniisiim fazi: Bilgi, grinin tonlan seklinde goriilebilir hale getirilir
(Balc1 ve Pabusgu, 2008).

Tomografiler, degisik evreler gecirerek giiniimiize kadar gelmislerdir. Ilk gelistirilen
tomografiler, birinci jenerasyon olarak isimlendirilirken ginimizde c¢ok Kkesitli
tomografiler, yedinci jenerasyon olarak yerini almigtir. Kisaca; bu gelisimin 6zellikleri

asagidadir.

1. Birinci jenerasyon: Tek bir dedektor vardir. Tip ve dedektor hasta gevresinde
dogrusal bir ¢izgi boyunca 180 derece donmektedir. Tarama zamani uzundur (4,5

dakika).

2. ikinci jenerasyon: X-1s1m1 demeti ve dedektdr sayisi arttirlmistir. Bu sistemde 3 adet
X- 11 demeti, 1 derece farkla yan yana dizilmistir. Bir seferde 3 derecelik tarama

yapmasi nedeniyle tarama siiresi kisalmistir (15 saniye).

3. Ugtincii jenerasyon: Kolime edilmis X- 1511 demeti yelpaze seklinde olup karsisinda

cok sayida dedektor kullaniimaktadir. Doniis agis1 360 dereceye ¢ikarilmstir.

4. DoOrdunci jenerasyon: Gantry boslugunu 360 derece saran, ¢ok sayida dedektor

kullanilir. Dedektorler sabit olup, tip donmektedir.

5. Besinci jenerasyon: Cok hizli BT veya elektron demet BT (EBT) olarak

adlandirilmaktadir.

6. Altinc jenerasyon: Cok sayida paralel olarak donen halka ve bunlara baglhi donme
hareketi yapmayan ama kayma hareketine sahip degme noktalar1 ve fir¢alar1 olan sistem

ile spiral tarama saglanmig ve spiral BT ler giindeme girmistir.
7. Yedinci jenerasyon: Cok kesitli cok dedektorlu BT’ lerdir.

Gunumuzde, cok dedektorli BT ler PET ile birlikte Gretilerek, PET-BT seklinde de
kullanilmaya baslanmistir. Bilgisayar teknolojisindeki gelismeler ile goriintii kalitesi
artmakta, BT kullanim alanimi genisletmekte (rutin tarama ve o6zel alanlarda kullanim),

yarim saniyenin altinda rotasyon siiresi ile kardiyak ve koroner arterler
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gorintilenebilmektedir. Tetkiklerin hastalar igin daha konforlu ve daha diisiik dozlar ile

yapilabilmesi miimkiin hale gelmistir (Balc1 ve Pabusgu, 2008).

RT*de goriintiileme ve planlama amaclh kullanilan BT gorunttlerinin elde edilmesi igin,
hastalara immobilizasyon aletleri ile pozisyon verilmektedir. Bu nedenle, RT Klinikleri

icin Uretilen BT lerin gantry caplar1 daha biiytlik olmaktadir.

2.2.2. Lineer Hizlandirici cihazi

[k Lineer Hizlandiric1 (Linak), 1928 yilinda isvecli fizik¢i Widerde tarafindan yapildi.
Tibbi kullanim olarak ilk mikrodalga elektron Linaklar, 1953 yilinda Londra’da
Hammersmith Hastanesi Tibbi Arastirma Konseyi Radyasyon Arastirma Merkezinde
gerceklestirilmistir. Es merkezli gantry montaj dizayni ise, ilk kez P. Howard Flanders
tarafindan tasarlanmustir. Kisa siire sonra Gitzton ve arkadaslar1 Stanford’da, 6 MV’lik
es merkezli bir tibbi Linak gelistirmislerdir. Takip eden yillarda daha yiksek enerjili
Linaklar, ¢cok yaprakli (multileaf) kolimatérler (MLC) ve BT-simulasyon ile 3-boyutlu
doz planlamasin1 saglayan bilgisayarlar gelistirilmistir. Giliniimiizde, eksternal RT’de
(ERT) kullanilan cihazlarin tamamina yakini, teknoloji ve bilgisayarlardaki gelismeler

sonucu Linak tabanli hale gelmistir (Tun¢ ve Donmez, 2016).

Kilovoltaj cihazlarda kullanilan X-1g1n1 (Rontgen) tlpl, vakum altinda bir cam tip ve
elektrotlardan (katot ve anot) olusur. Isitilan Tungsten filamandan ¢ikan elektronlarin
bulundugu (-) yukll elektroda katot adi verilir. Anot ise, elektronlarin ¢arptigi (+) kutup
elektrotudur ve ortaya ¢ikan yliksek (800°) sicaklikta erimeyen Tungsten metalinden
yapilmistir. Tiip igindeki anot ile katot arasindaki mesafe kisa (6r:10 cm) oldugundan ve
yalitim sorunlar1 nedeniyle, elektrotlar arasinda belli bir gerilimin Gstunde elektrik
potansiyel farki uygulanamadigindan, 1sitilan filamandan (katottan) salinan elektronlar
1000 keV’den (pratikte 800 keV) fazla hizlandirilamazlar. Linaklarda kullanilan vakum
altindaki hizlandiric tiipte ise, bu mesafe 1 m ve Ustlinde olabildigi ve elektronlar farkli
bir diizenekte hizlandirildiklart icin 1 MeV (mega elektron volt) ve (stlindeki enerji
seviyelerine ¢ikabilirler. Tiipiin ¢ikis penceresinden serbest olarak ¢ikan elektronlar
tedavide direkt olarak kullanilabilecegi gibi, transmisyon filtresi olarak gorev yapacak
disk sekilli bir Tungsten hedefe c¢arptirilarak, yiksek enerjili X-isinlar1 da tiretilebilir.
Kaynak-cilt uzakliklar1 (SSD), genellikle 100 cm kadardir. Modern Linaklar, gantry
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ekseninde 360° donerler ve es merkezli rotasyon 1sinlama tekniklerine uygun

yapilmislardir (Tung ve Dénmez, 2016).

Linak cihazinin ¢alisma prensibi kisaca soyledir; Linaklarda elektronlarin dogrusal
olarak bir hat {izerinde hizlandirilmasi, 10 cm g¢apinda bakirdan yapilmis silindirik bir
hizlandirict tiip icinde, birbirinin pesi sira yer alan ve ortalarindaki 3 mm’lik
acikliklardan gecis yapilabilen, odaciklar (rezonans oyuklar1) igine gOnderilen
mikrodalgalarin yarattigi, elektrik ve manyetik alanlarin etkisiyle gerceklesir. Toplamda,
elektronlarin tiip eksenindeki kanal boyunca kazandigi hiz, her odacikta kazandigi hizin
toplamina esittir. Elektronlarin menzilleri boyunca tip iginde bir maddeyle (havadaki
gaz atom ve molekdlleriyle) etkilesmesini en aza indirmek igin, Rontgen tiipiinde oldugu

gibi vakum uygulanmaktadir (Tung¢ ve Donmez, 2016).

TUpun katot ucundaki elektron tabancasindan, modiilatorden gelen tetikleme
periyodunda, saniyede yuzlerce kez, birka¢ mikrosaniye suresince 15-50 keV enerjide
enjekte edilen elektron kiimelerinin, tlpe her génderiminde, magnetron (veya klystron)
es zamanli olarak, odaciklara mikro dalga pulslar1 gonderir. Birinci odaciga dalga
kilavuzu araciligiyla 3 GHz frekansinda mikrodalga pulsu, tiipe enjekte edilen elektron
kiimesiyle birlikte eszamanli olarak gonderilir. Takip eden odaciklara ayni frekanstaki
mikrodalga pulslar1 gecikmeli ve elektron kiimelerinin odaciklardan gegme zamanlarina
uygun olarak (kazandiklar1 hiza bagimli sekilde) iletilir. Tiipe girdikten sonra elektron
kiimelerinin  hizlari, her odaciga varis zamaniyla eszamanli olarak iletilen
mikrodalgalarin siniizoidal elektrik alanindan, kendi (-) elektrik yukleri nedeniyle
etkilenerek aniden artar. Bu nedenle; gecis zamanini dogru belirleyip, mikrodalga
pulsunu odaciga tam zamaninda gonderebilmek amaciyla, giristen sonra odaciklarin
uzunlugu arttirllmistir. Rezonans odaciklarindan gegtikleri esnada, elektron kiimelerinin
hizlanirken dagilmamalar1 ig¢in bakir tiip etrafina odaklayici miknatislar (manyetik
bobinler) yerlestirilmistir. Cevreyi elektrik ve manyetik alanlardan korumak igin, yuksek
bir izolasyon kullanilmistir. Sonug olarak, tiip ¢ikigsinda hepsi istenilen hiza/kinetik
enerjiye esit olarak ulasmis, 3 mm ¢apinda bir elektron demeti/huzmesi (pencil beam)
elde edilmis olur. Cihazin kafa kismi i¢inde elektron demetinin hasta masasina dogru dik

olarak yonlendirilmesi igin, manyetik alanda (bending magnet tarafindan) elektron
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demeti istenilen agida (90°-270°) yonlendirilir. Elektron tedavisi i¢in, 3 mm ¢apindaki bu
huzmenin genisletilmesi gerekir. Kafa icinde, 1sinin ilk sekillenmesini saglayan sabit
primer kolimatoriin altinda, elektron modunda 1sin yoluna getirilen sagici filtre
(scattering filter) yer alir. X-isimm1 (foton) modundan farkli olarak elektron
1sinlamalarinda, ikincil kolimatorlerden sagilan ve hasta ile kafa arasindaki mesafede
bulunan hava molekulleri nedeniyle, sagilan elektronlari alan iginde tutmak (dolayisiyla
1s1n alan1 disinda artmus cilt dozlarimi 6nlemek) amaciyla kafaya takilan ve hasta cildine
5-10 cm mesafeye kadar yaklasan aplikatorler kullanilir. Eger X-1s1n1 elde edilecekse,
birincil kolimatoriin girisinde elektron demeti Tungsten bir hedefe garptirilir ve hedefin
diger tarafinda transmisyon etkisiyle en sert sekilde olusan X-1simnlar1 tedavide kullanilir.
Ancak, X-1s1m1 olusumu sirasinda hizli elektronlarin atom ¢ekirdegi tarafindan farkli
derecelerde frenlenmeleri nedeniyle olusan X-1smnlart gamma i1sinlarinin tersine mono
enerjik degil, bir spektrum biciminde olusur. Bu nedenle, Kkinetik enerjisini tamamen
kaybeden elektron, X-isiminin pik (maksimum) enerjisini tayin ederken daha az kinetik
enerji kayiplari, farkli enerjilerde X-isin1 olusturur. Bu durumda, X-1s1m1 demetinin
ortalama enerjisinden bahsedilir. Ornegin, 6 MV X-1smmin ortalama enerjisi, Linak
cihazinin dizaynina bagl olarak 2 MeV’in biraz Uzerinde olusmaktadir. Transmisyon
filtrasyonu, doz hizinda bir kayba neden olmasina ragmen, tim yumusak X-isinlarinin
elemine edilmesini saglar. Izodoz hatlarini alan kenarina kadar diizlestirmek igin, konik
bir diizlestirici filtre (flattening filter) kullanilir. Bu da sertlesmeyi daha da arttirirken,
doz hizinda ek bir kayba neden olur. Huzmenin doz hizim1 dlgen ve kumanda
masasindaki monitére gonderen alt alta konulmus iki iyon odasi, ikincil kolimatorlerin
ustinde yer alir. Hemen altinda set-up sirasinda hasta iizerinde 1smn alaninin
goruntilenmesini saglayan bir ayna sistemi vardir. Cene (jaw) de denilen, X ve Y
yonunde alan genisliklerini belirlemeye yarayan, karsilikli simetrik ya da asimetrik
hareket edebilen birer ¢ift kolimator, kafanin en alt kisminda yer alir. Y kolimatorleri
kursun alagim bloklardan olusurken, altinda (veya bazi Linaklarda ustiinde) yer alan X-
yonundeki kolimatorler gelismis Linaklarda, Tungstenden ¢ok yaprakli olarak
yapilmiglardir (MLC). Bdylece daha konformal i1sin alanlar1 fokalize kursun bloklara
gerek kalmadan olusturulabilir. Hatta ayni alan iginde alt segmentler olusturularak
VMAT tedavileri de bu sayede yapilabilir. Glniimuzde tedavide artan sayida ¢oklu alan

14



kullanilmast nedeniyle cilt dozlar1 iyice azalmis oldugundan, Linaklarda ¢ok yiksek
enerjili X-1ginlarina ihtiyag kalmamistir. Derin yerlesimli lezyonlarda, 4-6 ve 15 MV X-
isinlar1, yiizeysel yerlesimlerde ise 4-6-9-12-15 ve 18 MeV enerji seviyesindeki
elektronlar tim klinik uygulamalar icin yeterli olmaktadir. Linaklardan elde edilen X-
isinlarinin kaynak olarak kabul edilebilecek hedefteki (Tungsten target) odaginin 3 mm
olmast nedeniyle, daha onceleri derin tedavilerde yaygin olarak kullanilan Co-60
kaynagina gére (2 cm), 1sin alan1 kenarinda doz diisiisii ¢ok daha keskindir (penumbra
daha dardir) (Tung ve Dénmez, 2016). Sekil 2.3’te Linak cihazinin semasi 2.4’te ise,
kafa yapisi gosterilmektedir.

| i

Sekil 2.3. Linak cihazinin semasi (Cakir ve Bilge, 2012).
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Sekil 2.4. Linak cihazinin kafa yapisi1 A: X-131n11 modu B: Elektron modu (Khan, 2010).

Modern Linaklar’da tedavi alanlar1 kafalarinda bulunan MLC’ler ile olusturulmaktadir.
MLC sistemi, 80 veya daha ¢ok ¢ift halindeki bagimsiz hareket edebilen kiiglik Tungsten
yaprak¢iklardan olusur (Sekil 2.5). Tungsten yiiksek yogunluga sahip, ayrica oldukga
sert, kolay islenebilir, diisiik esneme katsayili ve ¢ok pahali olmayan bir malzeme
oldugundan, MLC materyali olarak kullanilmaktadir. Saf Tungsten nikel, bakir ve demir
gibi elementlerle katkilandirilarak, farkli kombinasyonlu Tungsten alasimlari elde
edilebilir. MLC lifleri, yaklasik 5 veya 6 cm kalinliginda ve genellikle esmerkezde 0,25
cm-1,0 cm genislige sahiptirler. Uzunluklar1 ise kaynaga olan konumlarina (25-35 cm
uzaklik) gore ve esmerkez mesafesinde kapamasi gereken maksimum uzunluga gore
degismektedir. Lif kenarlarinin dizaym da iretici firmalara gore farklilik
gosterebilmektedir. Overtravel, bir yapragin MLC’nin orta hattindan ne kadar uzaga
gittigini karakterize eden bir parametredir. Bu mesafenin fazla olmasi, kompleks sekilli
hedef hacimlerin tedavisinde ve yogunlugu modiile edilmis alanlarin olusturulmasinda
oldukga Onemlidir. Ayni zamanda MLC’lerin hizina bagli olarak tedavi siiresinde
kisalma veya uzama bu over travel mesafesiyle dogru orantilidir. ince MLC sistemi
hedef organin seklini daha iyi aldigindan, kritik organlarin daha iyi korunmasini saglar.
Sistemin ince MLC’lere sahip olmasi, konformal tedaviye gore MU degerlerini arttiran
diger bir 6nemli parametredir. MLC’den gelen radyasyon sizintisi ikincil kanser olusum
olasiliklar1 agisindan 6nemli bir faktdr olup, bu risk uzun vadede % 0,5 ile % 2,0

arasinda degismektedir (Ercan ve ark., 2016).
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Sekil 2.5. MLC sistemi (Ercan ve ark., 2016).

2.3. Radyoterapide Tedavi Planlama Sistemleri

Bilgisayarlt TPS’ler, normal doku komplikasyonlarin1i minimize edip, timor kontrolini
maksimize edecek doz dagilimlari ve 1s1n durumlar1 amaciyla eksternal radyoterapide
kullanilmaktadir. Hasta anatomisi ve timor hedefleri {#i¢ boyutlu olarak
gosterilebilmektedir (Podgorsak, 2005).

2.3.1. Tedavi planlama sistemlerinin gelisimi

1970’lerden 6nce tedavi plani izodoz Kkartlar1i kullanilarak yapilmakta ve bundan
yararlanilarak 1sin yiikklemesi ve kama se¢imi dozimetrist tarafindan yapilmaktaydi.
1970’lerde BT cihazlarinin gelismesiyle, BT tabanli TPS’ler ortaya ¢ikmistir. Bu sistem,
hastanin aksiyel anatomisi ilizerinde doz dagilimini doz hesaplama algoritmalarini

kullanarak gosterebilmektedir (Podgorsak, 2005).

Tedavi planlama siireci, birkag adimdan olusmaktadir. Baslangigta 1sin bilgilerinin elde
edilip bu bilgilerin TPS’e girilmesi gerekir. Ayrica, hasta bilgilerinin elde edilmesi
tedavi planlama iglemleri ve son olarak bu bilgilerin tedavi cihazina transfer edilmesi
gerekmektedir. Giliniimiiz TPS’lerinde donanim ve yazilimla birlikte grafikler,
hesaplama ve optimizasyon da gelismistir. Sistemler, 151 g6zii bakisi ve dijital gérlint

Ozelliklerine de sahiptir (Podgorsak, 2005).

Doz hesaplamalar1 basit iki boyutlu modelden, t¢ boyutlu ve “Monte Carlo’ tekniklerine

kadar gelismistir. Ayrica bilgisayar giicii arttikca hesaplama hizi da artmaktadir.
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Gelismis tedavi planlarinda, doz optimizasyon tekniginin  kullanimindan
faydalanabilmek icin, saglikli organ ve hedef tiimoriin doz kriterlerinin belirlenmesi
gerekmektedir. Doz optimizasyonunun, BT tabanli doz voliim histogramlar1 (DVH) ile
kullanilmas1 miimkiindiir. Boylece, IMRT tedavisinde hedefin istenen dozu almasi kritik
organin da miimkiin olan en az dozu almasi i¢in optimizasyon kullanilabilir. TPS
donanim ve yazilima bagl olarak hizla gelismektedir. Boylelikle daha iyi tedavi planlari
yapilarak, klinikte kullanimi miimkiin olmaktadir. TPS’in en Onemli bileseni doz

hesaplama algoritmasidir (Podgorsak, 2005).

2.3.2. Doz hesaplama algoritmalari

Doz hesaplama algoritmalari, bir dizi adimdan sonra klinik kullanima gecerler. Bu
siirecin adimlar1 bilinmeli ve kullanicinin kontrolii altinda olmayan bu gelisme siirecinin
bilesenlerinin anlagilmas1 gerekmektedir. Bu bilgiler, kullanicinin kalite kontrol
islemlerini gelistirmesine de yardimeci olacaktir (Van Dyk, 1999). Bu adimlar tablo
2.3’te verilmektedir.

Radyasyonun insan dokusundaki etkilesimlerinin karmagikligi nedeniyle, hizh
hesaplama siireleri i¢in doz hesaplama algoritmalarinin fiziksel modellerinde kullanilan
yaklasimlarin kisitlamalar1 bulunmaktadir. Sonug olarak, bu algoritmalar yaygin olarak
kullanilan belirli kosullarda dogru hesaplamalarin yapilmasini saglar ancak; diger
kosullarda belirsizlikler olabilir. Genellikle daha uzun hesaplama siiresine sahip
kompleks algoritmalar, basit algoritmalara gbére daha az belirsizlige sahiptir. Tedavi
planlama sisteminde doz hesaplama algoritmasinin se¢imi, 6nemli faktérlerden biridir.

Bazi iireticiler hesaplama i¢in birden fazla algoritma segenegi saglar (Van Dyk, 1999).

* Doz hesaplama algoritmalarimin kullaniminda yazilimin gelisimi
Once matematiksel formiil gelistirilmeli sonra algoritma bilgisayar koduna

dontstiirilmelidir. Bu kodlamada yazilim gereklilikleri:
1. Hasta goruntusi ve kontur verilerini kabul etmek,
2. Hedef hacim ve normal dokular1 hesaba katabilmek,

3. Demet geometrisi ve alan sekillerini tanimlamak,
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4. Kama filtre, koruma ya da MLC gibi yardimci aletlerin eklenmesine izin vermek,

5. Tlgili makine ve hasta ile ilgili parametreleri dikkate alarak dogru bir doz hesaplamasi

gerceklestirmek,

6. Kolay degerlendirme ve tedavi plani optimizasyonu saglamak,
7. Planin goriintiilenmesini saglamak,

8. Planin dijital ya da basili ¢iktisinin alinabilmesini saglamaktir.

Kodlarin biiyiik ¢ogunlugu, bilgi yonetimi ile ilgilidir. Cok kiglk bir ylzdesi
matematiksel doz hesaplamalari igin kullanilir. Kullanici, sistemi satin alirken
algoritmayr dikkate alarak se¢gme sansi olmasina ragmen, algoritmanin ne kadar iyi
kodlandigin1 kontrol edemez. Bazen hesaplama hizi yiiziinden yazilim matematiksel

formllerin 6nune gegmektedir (Van Dyk, 1999).
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Tablo 2.3. Tedavi planlama sistemlerinin klinik uygulama ile ilgili adimlar1 (Van Dyk, 1999).

Islem Kullanici kontrolii
DI feszigliznie] Alg(?rltmalarlnln Kullanic1 kontroliinde degil
Gelisimi
Radyasyon etkilesimlerine dayanan
model

Fizik yaklasimlarini igerir
Modelin icerdigi belirsizlikler
Sinirlamalar
Algoritmanin Yazilimn icine
Kodlanmasi
Rutindeki girdi/ciktilart igerir
Goruntileme
Rutin manipiilasyonlari (el ile isleme)
Tedavi teknik secenekleri
Optimizasyon/plan degerlendirmesi
Gelistirici kodlarin dogrulamasi
Algoritma i¢in Gerekli Radyasyon
Verilerinin Girisi
Belirli kosullarda elde edilen veriler
Belirsizliklere sahip veriler
Mutlak ya da rélatif dozlar1 igeren veriler
Programin Klinik Kullanimi Kullanic1 kontroliinde
Hasta bilgilerinin girisi (BT, kontur)
Demetlerin olusturulmas (tedavi plani)
Y orumlama/optimizasyon/degerlendirme
Dijital ya da basili ¢ikt1

Kullanicr kontroliinde degil

Kullanic1 kontroltinde

* Doz hesaplama algoritmasi icin radyasyon verilerinin girisi

Tum algoritmalarda, cesitli yontemlerle radyasyon verilerinin girisi gerekmektedir.
Konvansiyonel tedavi planlama sistemleri igin, klinikte mevcut olan her demet kalitesi
icin Ol¢iim verileri gerekmektedir. Girdi verilerinin dogrulugu ve kalitesi kullanict
tarafindan Olgiilen veya hesaplanan verilerin dogruluguna baghdir. Pratik nedenlerden
dolayr alan genisligi ve derinlik gibi Ol¢iim parametreleri smirli  kosullarda
belirlenmistir. Olgiim parametreleri araliginin disindaki hesaplamalarda algoritmalarin
sonuglart incelenmelidir. Ayrica, 0lgim verilerinin kendi icindeki belirsizlikleri ya da
tutarsizliklari, kullanilan detektor tipi ve boyutlari ile radyasyon demetini iireten cihazin
dogru calismasina baghdir (6rnegin, zamanla ya da gantry acisi ile demet diizligl ve

simetrisi). Genellikle rolatif ve mutlak verilerin belirlenmesi gerekir. Cihazin doz
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kalibrasyonu da dogru olmalidir. Ayrica TPS’te, MU ya da zaman hesaplamalari i¢in de
gereklidir (Van Dyk, 1999).

* Yazilimin klinik kullanimi

Sistem kabul edilip kullanima sokulduktan sonra, kullanicinin dis konturlar ya da dijital
gorunttler gibi hastaya 6zgu bilgilerini girmesi gerekir. Daha sonra, TPS doz dagilimi
ve MU hesaplamasi yapabilir. Tedavi planinin belirlenmesi ve Radyasyon Onkologu
tarafindan belirlenen doz ve biyolojik kisitlamalar kullanicinin kontroliindedir (Van
Dyk, 1999).

* Belirli doz hesaplama algoritmalar

Duizeltme tabanli modellerde baslangi¢ noktasi, doku yogunlugu hesabi igin tanitilan
ikincil diizeltmeler ile tiim sogurucu i¢in doz dagilimidir. Model tabanli yontemlerde,
sacilma fizigi temelleri ¢ok daha fazla kullanilir ve sogurucudaki doz dagilimi artik

onkosuldur. Sekil 2.6’da gosterildigi gibi iki yaklasim ele alinmigtir.

Suda ve havada
oOlculen veriler

Su verilerinin
parameterize
edilmesi

Isin ve fantom
Su verilerinin yenidenll yapilandiriimalarina
duizenlenmsi dayali dogrudan doz
hesab1

Su verileri igin
heterojenite
diizeltmelerinin
hesaplanmasi

Diizeltme tabanli
yontemler

Model tabanh
yontemler

Sekil 2.6. Doz hesaplama algoritmalari i¢in iki farkli yaklagim (Van Dyk, 1999).
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* Diizeltme tabanh metotlar

Doku heterojenitesi i¢in diizeltilmis doz dagilimi asagidaki gibi verilir:

Dinhom(x'y1 Z) = ICF(foJ Z)XDHZO(X,}/,Z)

Dinhomojenity: Heterojen doku i¢indeki doz dagilima.
ICF: Heterojenite diizeltme fakt6ri.
DHz0: Homojen bir sogurucu olan sudaki doz dagilimi.

Bu yaklasimin avantaji, doz dagiliminin kademeli olarak kullanilan iki bagimsiz
algoritma araciligiryla hesaplanabilir olmasidir ve hesaplama probleminin ¢éziminde,
sudaki doz dagiliminin 6nceden tahmin edilmesinde kullanilabilen hizli bir metottur.
Pertiirbasyon metodu, lokal ICF faktorlerini kullanarak sudaki doz dagilimini diizeltmek
i¢cin kullanilir. Doku konturlar ve ortalama yogunluga dayanan bu faktorleri hesaplamak
icin, ¢esitli yontemler gelistirilmistir. Bu teknikler, 6zellikle su esdegeri veya efektif yol
uzunlugunu esas almaktadir. Efektif yol uzunlugunun kullanimi, radyasyonun birincil
akisinin dogru bir doz noktasina ulagmasimi saglar. Ancak bu yaklasimda, sagilim
bilesenlerinin dolayli olarak ayarlanmasi yontemin sinirlamalarindan biridir (Van Dyk,

1999).

Sontag ve Cunningham, doku yogunluk degisimi hesabi igin TAR algoritmasinin
oraninda degisiklik yaparak, ii¢c boyutlu esdeger TAR (ETAR) algoritmasini tanitti. Bu
uygulama, ilgili diizlemden yanal mesafede konumlandirilmis bir sanal sagilma dilimine,
heterojen hacim sikistirilmasi nedeniyle 2,5 boyutlu yontem olarak adlandirilmistir. Son
uygulamalarda, kesit daraltma prosediirii kaginilmaz olmustur. Ayrica degismeyen
sacilma kerneli varsayilarak; fourier doniisiimii daha verimli dagilim integrasyonu

gerceklestirmek i¢in uygulanmistir (Van Dyk, 1999).

* Model tabanh yontemler
Model tabanli yontemler, 6nkosul olarak sudaki doz dagilimi olmadan, ilk ilkelerden
dogrudan dozu D(x,y,z) hesaplama potansiyeline sahiptir. Eger, birincil 1s1manin

Ozellikleri bilinirse, doku vokselleri boyunca radyasyon transferi daha agik
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anlasilacaktir. Diferansiyel sagilim-hava orami (dSAR) yontemi, kigik bir doku
heterojenitesi varliginda doz hesabi i¢in neredeyse 50 yil 6nce onerilmistir. Her vokselin
sacilma giicii suda olgiilen diferansiyel sagilim-hava oranlarina dayanmaktadir. Fakat
toplam sagilimin dogrulugunun kabul edilmesi sebebiyle, bir tek 1sin sagilim izleme

modeli uygulanmistir (Van Dyk, 1999).

Delta Volume Yodntemi, ¢ok daha gelismis olmasina ragmen, dSAR yonteminden
olusturulmustur. Bu teknikte, hava dolu bir vokselin etkisi 6zel dozimetri araglari
kullanilarak su icinde Ol¢lilmiistiir. Bu yontem, voksel ciftleri arasinda 1sin takibinin
hesaplama zorlugu ve radyasyon veri taban i¢in gerekli olan bilgilerin dl¢iim zorlugu
nedeniyle uygulamaya gecememistir. Sagilan kerneller tepki fonksiyonlari olarak kabul
edilmis ve bu etki-tepki analizinin, fotonlar tarafindan olusturulan birincil elektronlar
icin de gegerli oldugu fark edilince, model tabanl algoritmalarda paradigma kaymasi
olmustur. Bu, 6nceki tiim yontemlerin (Monte Carlo olmayan) temel sinirlama sorununu
(dar foton demetleri ya da yogunlugu siireksiz olan herhangi bir 1sindaki lateral elektron

dengesizligi sorunu) ¢6zme olasiligini saglamistir (Van Dyk, 1999).

Cogu TPS’te dijital goriintii, kontur, tedavi 1sinlar1 ve kaynaklarinin yanmi sira doz
dagilimlarinin gériintiilenmesini saglayan yazilim modiilleri ¢ok benzerdir. Herhangi bir
yazilimdaki baglica farkliliklar, uygulamalardaki ergonomi ve tedavi planlama
siirecindeki diizendir. Diger taraftan doz hesaplama algoritmasi, TPS ’teki en essiz,
kritik ve karmasik kisimdir. Doz hesaplama algoritmasi, doz dagilimi ve DVH temel
alarak verilen bir¢ok klinik karari etkilemektedir. Ayrica, kullanicinin ¢esitli klinik
sartlarda hesaplanan dozun dogrulugunu belirli algoritmik sinirlamalar altinda anlamasi

gerekir (Van Dyk, 1999).

2.4. Prostat Kanseri ve Tedavisi

Prostat kanseri, erkeklerde en sik tan1 konulan kanserler arasinda ikinci siradadir (ACS
2016). Prostat adenokarsinomu, Amerika Birlesik Devlet’lerinde erkeklerde en sik teshis
edilen visseral kanserdir ve cilt dis1 kanserlerin %33’linii olusturmaktadir (Halperin ve
ark., 2013).
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Prostat kanseri icin en onemli risk faktoru, yastir. Gozlenen ortalama yas, 68°dir ve
yasin artmasiyla hastaligin ortaya ¢ikma ihtimali de artmaktadir. Diger risk faktorleri,

hormonal, beslenmeye bagl etkiler, ailesel faktorler ve genetik yatkinliktir (Halperin ve
ark., 2013).

Yapilan ¢aligmalarda, tiim prostat karsinomlarinin %70’inden fazlasi prostatin periferik
bolgesinde (PZ) gelisirken, benign prostat blylmelerinin %90’indan fazlasinin
tranzisyonel bolgede (TZ) gelistigi goriilmiistiir. Prostat kanserinde, bir ya da daha fazla
nodul tek yonlu ya da ¢ok yonlii olarak yayilmis durumda bulunabilir (Halperin ve ark.,
2013).

Prostat spesifik antijen (PSA), klinik tiimor evresi ve tiimor derecesi; prostat digina
lenfatik tiimor yayilimini, kan yoluyla metastazlar1 ve tedavi sonucunu belirleyen

faktorlerdir. Bu faktorler sag kalimi da etkilemektedir (Gunderson ve Tepper, 2016).

Ultrasonla ya da diger tekniklerle yapilan direkt rektal inceleme, biyopsi, Gleason skoru
ve PSA klinik evrelemede kullanilmaktadir. Total viicut kemik taramasi ve / veya
pozitron emisyon tomografi (PET), bilgisayarli tomografi (BT) ve manyetik rezonans
gorlintiilleme (MRG) ile yapilan pelvik goriintiilemeler de teshis ve tedavi kararlarinda

kullanilmaktadir (Gunderson ve Tepper, 2016).

Tiimor (T), lenfatik nodlar (N) ve uzak metastaz (M) smiflandirmast (TNM); klinik
muayene, diagnostik gorintileme ve operasyon materyalinin histopatolojik incelemesi
ile yapilmaktadir. Genel olarak lokalize prostat kanseri rekiirrens riskine gore; diislik
(T1-T2a, Gleason skoru < 6 ve PSA < 10 ng/ml), orta (T2b-T2c, Gleason skoru: 7 ve
PSA: 10-20), yiksek (T3a, Gleason skoru: 8-10 ve PSA > 20) ve ¢ok yuksek risk (T3b-
T4) olarak ayrilabilir (Gunderson ve Tepper, 2016).

2.4.1. Prostat anatomisi

Prostat, superiorda mesane, inferiorda urogenital diyafram, anteriorda simfizis pubis ve
posteriorda Denonvillier’s fasyasi ve rektum ile sinirlandirilmistir. Uretra, superiorda
mesane boynundan prostatik retra ve Urogenital diyaframa gecer, antero-inferiora dogru

uretral bulba ve penil iiretraya uzanir. Prostat {iggen seklinde olup, tabani superiorda,
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tavan1 da inferiordadir. Kapsiil prostati tamamiyla sararken, sadece tavan kisminda
urogenital diyafram ile temas halinde olan kismi1 kapsiil tarafindan sarilmamigtir (Chao

ve ark., 2015). Prostatin aksiyel goriiniimii Sekil 2.7 de gosterilmektedir.

S 7N e BT

-
amd

Sekil 2.7. Prostatin aksiyel MR goriintiisii (Moeller ve Reif, 2001).

Zonal anatomi

Glanduler prostat, ¢ anatomik yapiya ayrilmaktadir (Sekil 2.8). Posteriorda yerlesim
gosteren periferik zon, bezin %70’ini kapsayan en biiyiik kisimdir. Prostat timarlerinin
yaklasik %75’1 bu kisimda goriilmektedir. Gegis zonu, prostatin orta kisminda iiretray1
cevrelemekte olup, buyuyerek Uriner obstriktif semptomlara neden olan, iyi huylu
prostat hipertrofisine neden olabilmektedir. Gegis zonu, bezin %5-10’unu olusturmakta
olup, timorlerin %20’si bu kisimda goriilmektedir. Santral zon, superior kisimda
yerlesmekte olup, bezin %20’sini olusturmakla birlikte, timorlerin %5’i bu kisimda
gortilmektedir. Ejekilator kanallar santral zondan gecgerek, verumontanumda Uretraya
bosalir. Anterior fibromuskiler stromada ¢ok az glandiiler yap1 bulunmakta ve bu

bolgede cok nadiren timor gorilmektedir (Chao ve ark., 2015).
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Santral zon

Periiiretral bez bolgesi
Fibromuskular stroma -
Preprostatik sfinkter

Transizyonel zon Ejakilatér kanal

Periferal zon

Prostatik tretra Distal gizgili sfinkter

Sekil 2.8. Prostatin zonal anatomisi (Chao ve ark., 2015).

Erektil dokular
Erektil fonksiyon, prostatin posterolateralinde yerlesim gosteren ndrovaskuler demetler
tarafindan kontrol edilir. Penil kokun ve korporal yapinin aldigi radyasyon dozlari,

erektil fonksiyon icin dnemlidir (Chao ve ark., 2015).

Seminal vezikuiller

Seminal vezikdller, prostat tabaninin superior ve posteriorunda yerlesmektedir. Seminal
vezikulin invazyonu orta ve yiiksek risk prostat kanserli hastalarda sik goriilen bir
yayilim seklidir (Chao ve ark., 2015).

2.4.2. Prostat kanseri tedavi teknikleri
Prostat kanseri tedavisinde hormon tedavisi, cerrahi, radyoterapi ve kemoterapi tek
ve/veya birlikte uygulanabilmektedir (Denmeade ve Isaacs, 2002).
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Prostatektomi

Acik prostatektomi, retropubik veya suprapubik yaklasimla yapilabilmektedir. Gergek
anlamda prostatektomi, 1900 yilinda Peter Freyer tarafindan yapilmis ve 1912 yilinda
1000 vakalik serisi sunulmustur (Ergil ve Ortoglu, 2015).

Bu teknik, suprapubik veya transvezikal prostatektomi olarak bilinmektedir. Suprapubik
prostatektomi, mesane anterior duvarmin alt kisminin ekstraperitoneal insizyonu ile
hiperplastik prostat adenomunun entkliasyonu ile gergeklestirilir. Retropubik
prostatektomi de ise, hiperplastik prostatik adenomun enikliasyonu, anterior prostat
kapsiiliinin dogrudan insizyonu ile gerceklestirilir. Bu cerrahi teknik, ilk defa Terrance
Millin tarafindan tarif edilmistir (Er¢il ve Ortoglu, 2015).

Hormon tedavisi

Prostat hicreleri gelisme, proliferasyon ve fonksiyonlari i¢in androjenlere fizyolojik
olarak bagimlidir. Prostat hilicrelerindeki androjenik uyari bir sekilde kesilirse, hiicreler
apopitozise gitmektedir. Timor hiicreleri i¢in biliylime faktorii Ozelligi tasiyan
androjenik aktiviteyi baskilayan her tiirli tedavi modalitesi, “Adrojen Deprivasyon
Tedavisi (ADT)” olarak adlandirilmaktadir. 19. yiizyilin sonlarinda W. White,
kopeklerde cerrahi kastrasyonla prostat hacmindeki degisimin GUriner sistem
obstriksiyonunun, potansiyel tedavisi oldugunu yayinladi. Bu, hormonal tedavinin
prostat kanserinde etkin olabileceginin ilk kanitlariydi. 1941 yilinda ise, Huggins ve
Hodges cerrahi (orsicktomi) ve medikal kastrasyon (6strojen enjeksiyonu) ile primer ve
metastatik prostat kanserinde gerilemeyi gostererek, modern anti-androjen tedavinin
temelini olusturmustur. Standart hormon tedavisinin amaci ise, testosteron duzeyini
medikal veya cerrahi olarak kastrasyon seviyelerinde tutmak ve hastanin yasam
kalitesinde iyilesme saglamaktir. Niiks eden ya da tan1 aninda metastatik olan hastalarda,
daha Once uygulanmamigsa, ADT standart tedavi yaklasimidir. Giinliik onkoloji
pratiginde sik kullanilan ADT modaliteleri ise, cerrahi kastrasyon (orsiektomi), Gn-RH
reseptor agonistleri, antagonistleri, orsicktomi, anti androjenler, Gstrojenler, progestinler,
adrenolitik tedavi (ketokanazol) gibi sekonder hormonal maniplasyonlar ve 5a rediiktaz

inhibitorleri olarak siralanabilir (Hacibekiroglu ve ark., 2015).
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Radyoterapi
a. Brakiterapi

Diisiik doz hizli (LDR) kalic1 (6r: permanent, seed) veya yiiksek doz hizli (HDR)
sonradan yuklemeli brakiterapi, prostatta smirli prostat kanserinin  standart
tedavilerinden biridir. Brakiterapi, aplikasyon sonrasinda biyokimyasal sonuglar1 ve yan
etkiler agisindan cerrahi ve ERT ile karsilagtirilabilir. Dikkatli hasta se¢imi, tedavi
oncesi planlama, implantasyon ve sonrasinda dozimetrik degerlendirme ile prostat
brakiterapisi uygun, guvenli ve etkili bir tedavi yontemidir. Brakiterapinin amaci,
prostatta timor Kontroliinii saglayacak yiksek dozu verirken mesane, rektum ve Uriner
sfinkterin diisiikk doz almasini saglayarak, olusabilecek yan etkileri miimkiin oldugunca
azaltmaktir. Brakiterapi, disiik ve orta riskli hastalarda monoterapi olarak
kullanilabilecegi gibi, yiksek riskli hastalarda ERT ve hormonoterapi ile birlikte de
kullanilabilir (Aslay, 2017).

b. Eksternal radyoterapi
Son yillarda, prostat kanseri tedavisinde ERT kullanimi belirgin derecede artmuistir.
Radyoterapi aygitlarindaki teknolojik ilerlemeler sayesinde gelistirilen ve GOrintl
Kilavuzlugunda Radyoterapi (IGRT) gibi tekniklerle rektum, mesane gibi ¢evre normal
dokularda radyasyon dozu minimize edilirken, timdr volimiune yiksek dozlar
uygulanabilmekte, bu da radyoterapinin basar1 sansim1 yiiksek diizeylere
cikarabilmektedir. Toplam dozu 74 Gy istiine ¢ikarabilmek, prostat kanserinde lokal

kontrol sansini belirgin 6l¢iide arttirmaktadir (Gunderson ve Tepper, 2016).

Yiiksek radyasyon dozlarina ¢ikarken, normal doku ve organlarin sinir dozlarinin altinda
tutulmas1 gerekmektedir. Prostat kanseri radyoterapisinde baslica riskli organlar;
mesane, rektum, bagirsaklar, sag-sol femur baslar1 ile penile bulb’dur. Standart
fraksiyonasyon dozlar1 i¢in tolerans dozlari Emami tarafindan belirlenmistir (Emami,

2013).

2.5. Eksternal Radyoterapi Teknikleri
Prostat kanserinin eksternal radyoterapisinde en sik kullanilan teknikler, ¢ boyutlu

konformal radyoterapi ve IMRT teknikleridir.
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2.5.1. Ug boyutlu konformal radyoterapi teknigi

Uc boyutlu konformal radyoterapi (3B-KRT), hastanin bilgisayarli tomografi ile tedavi
pozisyonunda cekilen aksiyel goriintiilerine dayali olarak yapilmaktadir. TUmor
bolgesine verilecek doz, timoér bolgesini cevreleyen normal dokularin tolerans
dozlaryla sinirlanmaya ¢alisilmaktadir. 3B-KRT nin kullanimi, hedef hacme tanimlanan
dozun daha hassas sekilde verilmesini ve daha iyi tiimor kontrol olasiligi (TCP)
degerlerinin elde edilmesini saglayabilmektedir. Ayrica; 3B-KRT planlama teknigi,
hedef hacmin etrafinda keskin bir doz diistisii saglayarak, normal doku komplikasyon
olasiligin1 (NTCP) en aza indirmeyi miimkiin kilmaktadir. Bugun, bir¢ok klinikte yaygin
olarak kullanilan yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT), 1980’lerde 3B-KRT’nin

gelismesinin bir sonucu olarak ortaya ¢ikmistir (Alkaya ve ark., 2016).

2.5.2. Yogunluk ayarh radyoterapi teknigi

IMRT, tiniform olmayan yogunluklari (yani agirliklari), 1sin veya ‘‘demetgik’” denilen
kiiclik demet alt birimlerine en optimal sekilde ayirabilmektedir. Her demetteki 1sinlarin
ayr1 ayr1 yogunlugunu en optimal sekilde ayarlama yetenegi, kullanilacak 1sin Uzerinde
kontroliin artmasina izin vermekte ve optimum doz dagilimlarinin 6zel olarak
tasarlanmasini saglamaktadir. IMRT, standart 3B konformal radyoterapi tekniklerine
gore daha konformal doz dagilimlari elde etmek i¢in kullanilabilmektedir. Teorik olarak,
PTV igerisindeki bu dagilimlar daha homojen hale getirilebilmekte ve istenirse, alan
kenarlarinda daha hizli doz diisiisii saglanabilmektedir. Siklikla goriilen bu durum
(inhomojenite), bir veya daha fazla kritik organi kismi ya da tam olarak koruma
gereksiniminin agir basmasindan kaynaklanmaktadir. Diger bir deyisle, doz dagilimi
daha heterojen olmaya yatkindir. Ciinkii homojenite kriteri, normal yapilart koruma
kriterinden daha az 6nemli sayilmaktadir. Eger her kriter esit sayilsaydi, bir IMRT plan
daima tiniform demetlerle yapilan bir plana gére daha homojen doz dagilimi saglardi

(Chao ve ark., 2015).

IMRT, tek bir hedefe iiniform doz verilmesiyle sinirli degildir. Kalem demet
optimizasyon teknigi kullanmildiginda IMRT, farkli hedef voliimlerine farkli doz
miktarlarin1 es zamanl olarak vermeye olanak saglamakta ve hedef voliimler uzaysal

olarak ayrilabilmektedir (¢cok sayida beyin lezyonlarinda oldugu gibi). ICRU-83 raporu,
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beraberinde ¢ok onemli bazi kavramsal degisiklikler getirmistir. Foton tedavisiyle ilgili
daha Onceki ICRU raporlarinda (1993’teki 50 numarali rapor ve bunun eki olan
1999’daki 62 numarali rapor), tedavi hacminin icinde, anatomik yerinin kolayca
saptanabildigi ve dozun dogru olarak Olciilebildigi bir referans noktasi tanimlanmistir.
Regete edilen doz igin ise, hala ideale yakin bir tanim aranmakta ve artik bir plani
tanimlamak veya degerlendirmek igin tek bir noktadaki doz uygun ve vyeterli
gelmemekteydi. IMRT ile, tedavi vollimleri daha uygun hale getirilmistir ve dozlar bu
volimlere verilerek ilgili volum icerisinde smirlandirilabilmektedir (Chao ve ark.,
2015).

Hem kavram hem de uygulama bigimi olarak IMRT, 3B goériintiilemeyle ¢cok yakindan
iligkilidir. ICRU-83te bahsedildigi gibi genel olarak, 3B-KRT ve 6zellikle IMRT dogru
anatomik konturlama gereksinimini arttirmaktadir. Bu da, timor yerlesiminin tam olarak
belirlenmesi ve olas1 lokal infiltrasyon ve uzak yayilimin tam anlamiyla bilinmesini
gerektirmektedir (Chao ve ark., 2015).

Eski tedavi sistemlerinde, kompansatorler yardimi ile sabit alanlar kullanilarak IMRT
tedavisi yapmak mimkindd, ancak yorucu ve zaman alan bir yontemdi. Gunimizde
kullanilan Linaklarin kafasina monte edilmis olan bilgisayar kontrolli MLC’ler
kullanilarak, dinamik (sliding windows) veya statik (step and shoot) coklu alan
teknikleri kullanilarak IMRT yapilabilmektedir (Ercan ve ark., 2016).

Gunumuzde, hedef hacimler igin uzaysal doz dagiliminin gorsellestirilmesi saglanmustir.
Teknolojik ilerlemeler dogrultusunda, ayni hasta igin ¢esitli tedavi planlar1 kolayca ve
hizla yapilabilmektedir. Bu planlardaki doz dagilimi, DVH ve izodoz hatlar1 seklinde,
maksimum doz, minimum doz, ortalama doz gibi parametreleri tanimlamak igin
gorsellestirilebilir. Bazen bu histogramlardan elde edilen ¢izgiler ve egrilerdeki biiylik
hacimli veriler, problemi basitlestirmekten ziyade karmasik hale getirebilmektedir.
Tedavi plan1 segeneklerinin kalitesini nicel olarak degerlendirmek i¢in, bu verileri daha
basit bir sekilde biitlinlestirebilecek bir araca sahip olunmalidir. Boyle bir arag
kullanilarak, maksimum tiimor sarimini homojen olarak saglayan ve ayni zamanda

saglikli dokulari koruyan plan lehine bir se¢im yapilabilir. Glnimizde, homojenite
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indeksi ve konformite indeksi (Cl), radyoterapide tedavi plani analizi igin kullanilan iki

Onemli arag haline gelmistir (Kataria ve ark., 2012).

Doz homojenligi, hedef hacimde sogurulan doz dagiliminin tek diize olmasim
karakterize eder. Doz konformitesi ise, ylksek doz bélgesinin genellikle PTV’ye olmak
uzere hedef hacme uygunluk derecesini karakterize eder (ICRU 83, 2010). Heterojenite
indeksi (HI), homojenite indeksi gibi hedef hacim icerisindeki doz degisimlerini

degerlendirmek igin bir arag olarak tanimlanmaktadir (Dominello ve ark, 2014).

2000 yilinda Paddick tarafindan onerilen yontem, bircok CI hesaplama yontemlerinden
biri olup asagidaki denklemde verilmektedir (Paddick, 2000).

_ v

TV = VR,
TV1: Uygulanan dozun hedef yapida yer alan hacmi (cc).
TV : Hedef hacim (cc).

VR1: Uygulanan dozun toplam hacmi (cc)

Cl

HI hesaplama yontemlerinden biri asagidaki denklemde verilmektedir (Elekta, 2015).
HI=X/Y
X: 1lgili yapidaki yiiksek doz yiizdesi

Y: llgili yapidaki diisiik doz yiizdesi

ICRU-83 raporunda diisiikk doz yiizdesi olarak % 98’i, yuksek doz ytizdesi olarak %
2’nin kullanilmasini tavsiye etmektedir (ICRU, 2010).

Statik yogunluk ayarh radyoterapi teknigi

Statik ¢oklu alan (Step and Shoot) teknigi, ardisik sabit gantry agilarinda kullanilir. Bu
teknikte plan, kullanilan agik alanlardan hesaplatilmaktadir. Daha sonra doz
heterojenitesini diizeltmek icin, her alanin altinda olusturulan kiigiik alt alanlarda yiiksek
izodoz egrilerinden baslayarak, MLC’lere sekiller verilerek alanlar icerisinde alanlar
olusturulmaktadir (segmentler). Herbir alt alanin sekli, sayis1 ve agirligi kullanict
tarafindan uygun doz dagilimi elde edilinceye kadar denenmektedir. Uygun doz dagilim1
elde edildiginde, bu alanlar planlama sistemindeki Dbirlestirme ozelligi ile
birlestirilmektedir. Statik (Step and Shoot) tekniginde tedavide ilk alanda 1sinlama

bittiginde, MLC’ler durur ve ikinci segmente gectiginde 1sinlama tekrar baglar ve tedavi
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bitene kadar her bir segment igin bu sekilde devam etmektedir. Lif hizi, dinamik (sliding

windows) teknikte oldugu kadar 6nemli degildir (Ercan ve ark., 2016).

Dinamik yogunluk ayarh radyoterapi teknigi

Bu teknikte, lifler 1sinlama siiresince farkli hizlarda ardisik olarak hareket ederler. Lifler
arasi agiklik siiresi, alanda farkli 11n akilar1 olusturacak sekilde kullanilan algoritma
tarafindan ayarlanmaktadir. Liflerin hareketinin doz hizina uyum saglamasi da 6nemli
parametrelerden birisidir. Dinamik MLC’de kullanilan liflerin hareketi motorla saglanir
ve saniyede 2 cm’den fazla hareket edebilme 6zelligine sahiptirler. Gunimuzde IMRT
yapan sistemlerde, efektif hiz olarak 6,5 cm/sn hiza ulasan MLC sistemleri olan aygitlar
bulunmaktadir. Lifler arasi bosluklar ve herbir lif ¢iftinin hizlar1 Convery ve ark. ile
Bortfeld ve ark. tarafindan tanimlanmistir. One siiriilen ¢oziimler farkli olmakla birlikte,
tanimlanan hedef hacmin sekline, boyutlarina ve kritik organ doz sinirlamalarina gore
olusturulan modiile edilmis profilleri miimkiin olan, maksimum lif hizi ve minimum
tedavi slresini en dogru sekilde verecek optimizasyon algoritmalarini igermektedir.
IMRT tedavisinde her iki islem yapilirken gantry ve kolimator agist sabittir (Ercan ve
ark., 2016).

Hacimsel yogunluk ayarh ark terapi teknigi

VMAT tedavi tekniginde, gantry agisi hareket halindeyken dinamik teknik ile ¢oklu
yapraklar hareket ederek segmentler olustururken, 1sinlama devam etmektedir. Belirli
gantry aci araliklarinda planlama dogrultusunda doz ¢ikisi, ¢oklu yapraklarin siirekli
hareket halinde ¢alismasi ile meydana gelen tedaviye VMAT tedavisi denilmektedir. Bu
tedavi tam tur olabilecegi gibi parsiyel ark olarak da uygulanabilmektedir (Ercan ve ark.,
2016).
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3. GEREC ve YONTEM

3.1. Gereg

3.1.1. Elekta Synergy Linak tedavi cihazi

Calismada, Elekta marka Synergy model lineer hizlandirici cihazi kullanildi. Cihaz 6 ve
18 MV foton enerjilerine sahiptir. Tedavi cihazi esmerkezde genisligi 0,5 cm olan 80 ¢ift
life ve Agility kafa yapisina sahiptir. Liflerdeki doz gecirgenligi ve sizintis1 yaklasik %
0,5’tir. Efektif lif hizi, 65 mm/s’dir. VMAT, dinamik ve statik IMRT, 3 boyutlu
konformal radyoterapi gibi tedavi tekniklerini uygulayabilmektedir. iki boyutlu (2B), li¢
boyutlu (3B) ve dort boyutlu olarak, kV enerji seviyesinde X-igin1 ile gorlintiileme yapan
bir sisteme sahiptir. Ayrica, tedavi sirasinda veya Oncesinde 2 boyutlu MV enerji
seviyesinde X-181n1 ile goriintiileme yapilabilmektedir
(https://www.elekta.com/radiotherapy/treatment-delivery-systems/elekta-synergy.htmi.
Son erigim tarihi: 01.03.2018). Sekil 3.1°de Elekta Synergy VMAT lineer hizlandirict
cihazi gosterilmektedir.

—
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Sekil 3.1. Elekta Synergy Lineer Hizlandirict cihazi
(https://www.supplychain.nhs.uk/sitecore/content/globals/uat/savings-test/new-savings-opportunities/116-
elekta-synergy/. Son erigim tarihi: 01.03.2018).
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3.1.2. GE LightSpeed bigisayarh tomografi cihaz

Calismada, 80 cm’lik goriintlii pencere genisligine (fov) sahip olan, General Electric
(GE) Light Speed RT model BT cihaz1 kullanilmigtir. Cihaz 16 dedektdre sahip olup,
hizl1 bir sekilde rekonstriiksiyon yapabilmektedir. X-1sin tiipii, 0,5 saniye gibi kisa bir
stirede tam tur donebilmektedir. 0,625 ile 10 mm arasinda degisen kesit kalinliklari ile
gorunttleme yapabilmektedir. X-1s1n tupt; 80, 100, 120, 140 kV voltaj seceneklerine ve
maksimum 440 mA akim degerine sahiptir. Sekil 3.2’de BT cihaz1 gosterilmektedir.

Sekil 3.2. GE LightSpeed Bilgisayarlt Tomografi cihazi
(http:/lwww3.gehealthcare.com/en/Education/Product_Education_Clinical/TiP_Applications/Computed T
omography_Onsite/LightSpeed_VCT. Son Erisim tarihi: 01.03.2018)

3.1.3. GE AdvantageSim konturlama sistemi

Gunumuzde, anatomik, fonksiyonel ve metabolik bilgileri barindiran gorintileri
kullanarak riskli organlar1 ve hedefleri tanimlamak ic¢in, otomatik ve manuel araclar
olan yazilimlari kullanmak gerekmektedir. Bu ¢alismada, GE marka AdvantageSim
model konturlama sistemi kullanilmigtir. AdvantageSim sanal simiilasyon yazilimi,
konturlar1 ve hacimleri otomatik olarak tanimlar ve planlamanin hizini arttirmak igin
geometrik 1sin yerlestirme 6zelligine sahip olup, Dicom-RT aglar ile uyumludur.
(http://www3.gehealthcare.co.uk/~/media/documents/usglobal/products/advanceDIMRT
visualization/product%20spec%?20sheets/advantagesimmd/gehcdatasheet_awadvantages
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http://www3.gehealthcare.co.uk/%7E/media/documents/usglobal/products/advanceDIMRTvisualization/product%20spec%20sheets/advantagesimmd/gehcdatasheet_awadvantagesim-md.pdf?Parent=%7B39D8487E-8221-4B65-9032-63458833FFF0%7D

im-md.pdf?Parent=%7B39D8487E-8221-4B65-9032-63458833FFF0%7D. Son erisim
tarihi:01.03.2018).

3.1.4.CMS Monaco 5.1 tedavi planlama sistemi

Bu ¢alismada tedavi planlari, CMS Monaco 5.1 TPS ile olusturulmustur. Sistem, ileri ve
ters planlamay1 da desteklemektedir. 3 boyutlu konformal, dinamik konformal ark, statik
IMRT, D-IMRT ve VMAT tekniklerini desteklemekte, hem foton hem de elektron 1s1n
demetleri i¢in Monte Carlo doz hesaplama algoritmas1 ile doz hesaplamasi
yapabilmektedir. Ayrica, foton demetleri icin Pencil Beam ve Collapsed Cone doz
hesaplama algoritmalarin1 da desteklemektedir. Esdeger benzerlikte doz (EUD) gibi
biyolojik doz smirlayicilart  kullanilarak ta  optimizasyon yapilabilmektedir.
(https://www.elekta.com/softwaresolutions/treatmentmanagement/external-beam-
planning/monaco/. Son erisim tarihi: 01.03.2018). Sekil 3.3’te Monaco TPS ara yuzi
gosterilmektedir.

Sekil 3.3. Monaco Tedavi Planlama Sistemi ara yizi (https://www.elekta.com/software-
solutions/treatment-management/external-beam-planning/monaco/. Son erisim tarihi: 01.03.2018).

3.2. Yontem
Bu ¢alisma Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi, Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dalinda

tasarlandi ve ¢alisma i¢in uygun hasta goriintiilerinin kullanilmasina karar verildi.
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Calisma icin bu BT goriintiileri kullanilarak olusturulan tedavi planlari, Saglik Bilimleri
Universitesi Antalya Egitim ve Arastirma hastanesi Radyasyon Onkolojisi kliniginde
hazirlanmistir. Bu galisma, 07.02.2018 tarihinde Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi

Klinik Arastirmalar Etik Kurulu tarafindan onaylanmistir.

3.2.1. Hastalarin se¢imi
Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi, Radyasyon Onkolojisi Ana Bilim Dal’inda ge¢miste
tedavi gormiis yiiksek riskli prostat kanseri hastalar: icinden on hasta rastgele olarak

secilmistir.

3.2.2. Hastalarin tomografi goriintiilerinin elde edilmesi

Hastalar, klinik protokoliyle uyumlu olarak, diz destegi ve ayak sabitleyicisi
kullanilarak, sirt Gstii pozisyonda, eller gogiis lizerinde olacak sekilde sabitlenmistir.
Goruntaler, tim pelvisi kapsayacak sekilde, 3 mm kesit kalinligi ile alinmustir.
Hastalarin tomografi goriintiileri elde edilirken, diskilamalar1 sorgulanarak, ¢ekim dncesi
rektumun bos olmasi saglanmaya calisilmistir. Ayrica, goruntileme oncesi mesaneleri
bosaltildiktan sonra 500 ml su icmeleri saglanarak, yaklasik bir saat sonrasinda
goriintiileme yapilmistir. Aynmi islem, radyoterapi suresince her tedavi 0Oncesinde
tekrarlanmigtir. BT goriintiilerinde rektum dolulugu fazla olan veya mesane doluluk

orani eksik olan hastalarin, BT ¢ekim prosedirt yenilenerek tekrarlanmustir.

3.2.3. Hastalarin konturlarinin olusturulmasi

Klinik hedef hacim (CTV) prostat icin, CTV 74 ve prostat ile seminal vezikili
kapsayacak sekilde CTV 56 olarak konturlanmistir. Obturator, external-internal iliak ve
presakral lenf nodu gruplari, nodal volim (CTV-LN) olarak konturlanmistir. CTV 74 ve
CTV 56’ya posteriorda 5 mm, diger yonlerde 8 mm marj verilerek, PTV 74 ve PTV 56
olusturulmustur. PTV-LN olusturmak igin, CTV-LN’ye her yénde 5 mm marj
verilmistir. PTV 46’y1 olusturmak i¢in, PTV-LN ve PTV 56 birlestirilmistir. Mesane,
rektum, sag ve sol femur baslar riskli organlar (OAR) olarak konturlanmistir. Sekil
3.4’te ¢aligmada kullanilan hasta goriintiilerinden biri (zerinde yer alan konturlar

gosterilmektedir.
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Sekil 3.4. Calismada kullanilan hasta goriintiisii tizerinde yer alan konturlar.

3.2.4. Hastalarin tedavi planlarimin tasarlanmasi

Hastaya ait BT goruntuleri, gerekli olan bilgileri (isim, soy isim, hasta no) ile birlikte
Monaco TPS’e yuklenmistir. TUm hastalar icin, ayr1 ayr1 D-IMRT ve VMAT planlart
lineer hizlandirici cihazinin 6 MV foton enerjisi ile aym1 esmerkez kullanilarak
tasarlanmistir. D-IMRT planlar igin; 0°, 40°, 80°, 120°, 160° 200°, 240°, 280°, 320°
gantry acilar secilerek 9 alan olusturulmustur. VMAT planlar ise, cihazin 180° gantry
acisindan baslayarak saat yoniinde 360°, daha sonra saatin tersi yoninde tekrar 360°
donmesi saglanarak, iki tam rotasyon olacak sekilde tasarlanmistir. Bu sekilde, tim
hastalar i¢in toplam 20 plan olusturulmustur. TUm planlarda, doz hesaplama algoritmasi
olarak Monte Carlo tercih edildi ve ters planlama yontemi kullanildi. Ayrica doz
hesaplama 6zellikleri olarak, ortam dozu (Dose to medium), voksel araligr 0,3 cm ve
istatistiksel belirsizlik % 1 olarak belirlendi. PTV 46, 56 ve 74 i¢in prostatin merkezine
sirasiyla 46, 56 ve 74 Gy dozlar eszamanli entegre boost (SIB) teknigi ile uygulandi. D-
IMRT ve VMAT planlar1 ayn1 doz smirlayici parametreler (constrain) kullanilarak
tasarland1. Once, D-IMRT plaminda tim kritik organlarin tolerans dozlarinm altinda
kalmas1 ve uygulanan dozun % 95’inin PTV 74’(in en az % 98’lik hacmini sarmasi
amaclandi. Bu saglandiktan sonra ayni doz smirlamalar kullanilarak VMAT planlar

yapildi. Sekil 3.5’te ¢calismada kullanilan doz sinirlamalarindan biri gosterilmektedir.
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Sekil 3.5. Calismada kullanilan doz sinirlamalart.

3.2.5. Plan verilerinin istatistiksel yontemle degerlendirilmesi

Her iki teknik, PTV 46, 56 ve 74 igin uygulanan dozlarin % 95’inin sardig1 yiizde hacim
degerleri, CI ve HI degerleri bakimindan karsilagtirildi. Kritik organlarin aldigi dozlar da
her iki planlama teknigi icin Karsilastirildi. Rektum igin; 50, 60, 65 ve 70 Gy alan yizde
hacim degerleri (sirasiyla V50, V60, V65 ve V70) karsilastirilirken, mesane icin 65 ve
70 Gy’lik dozun sardig1 yizde hacimler karsilastirildi. Sag ve sol femur baslar1 i¢in 40
Gy’lik dozu alan yiizde hacimler degerlendirildi. Hedef disinda kalan tiim saglikli
dokuda, tedavi dozunun yuzde 50°sinin (37 Gy) sardigi yiizde hacim degerleri

karsilagtirildi. Ayrica segment sayilari, MU degerleri ve tedavi siireleri degerlendirildi.

Tum planlardan elde edilen veriler, IBM SPSS yaziliminin 21. strimd kullanilarak
‘Wilcoxon isaret sirasi’ testi ile degerlendirildi. Literatirde yer alan, prostat
radyoterapisinde uygulanan tedavi tekniklerinin karsilastirildigi bir ¢ok ¢alismada da
ayni istatistiksel yontem kullanilmustir (Elith ve ark., 2013; Ishii ve ark., 2013; Onal ve
ark., 2014; Palm ve ark., 2008; Uysal ve ark., 2013).
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4. BULGULAR

4.1.D-IMRT ve VMAT Planlan ile Elde Edilen PTV Dozlar:

On hasta i¢in, D-IMRT ve VMAT teknikleri ile olusturulan planlar; PTV 46, PTV 56 ve
PTV 74 hedef hacimler i¢in uygulanan dozlarin yiizde 95’lerinin (sirasiyla 43,7, 53,2 ve
70,2 Gy) sardig1 ylizde hacim degerleri ile karsilastirildi.

4.1.1. PTV 46 dozlar

Tum hastalarda, PTV 46°da uygulanan dozun ylzde 95’i olan 43,7 Gy’in sardig1 yiizde
hacimler ve ortalama degerleri, D-IMRT ve VMAT planlari i¢in tablo 4.1’de verilmistir.
Bu degerlerin ortalamalarinin, D-IMRT igin % 99,1 iken, VMAT teknigi i¢in % 98,7
oldugu gozlenmistir. Aralarinda istatistiksel fark bulunamamistir (p:0,138).

Tablo 4.1. D-IMRT ve VMAT planlari i¢in 43,7 Gy dozun PTV 46°’y1 saran ylzde hacim degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim)

1 97,5 99,9
2 99,9 99,6
3 99,2 98,0
4 99,2 99,4
5 99,4 96,8
6 99,4 98,7
7 97,4 96,7
8 99,4 99,3
9 99,4 99,4
10 99,9 99,5
Ortalama 99,1 98,7

4.1.2. PTV 56 dozlan
PTV 56°da uygulanan dozun % 95’i olan 53,2 Gy’in sardig1 % hacimler, tim hastalarda
hem D-IMRT hem de VMAT planlari i¢in % 100 olarak elde edilmistir. Tablo 4.2’de

gosterilmistir. Aralarinda istatistiksel fark bulunamamustir (p:1).
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Tablo 4.2. D-IMRT ve VMAT planlar1 i¢in 53,2 Gy dozun PTV 56’y1 saran ylzde hacim degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim)

1 100,0 100,0
2 100,0 100,0
3 100,0 100,0
4 100,0 100,0
5 100,0 100,0
6 100,0 100,0
7 100,0 100,0
8 100,0 100,0
9 100,0 100,0
10 100,0 100,0
Ortalama 100,0 100,0

4.1.3. PTV 74 dozlan

Tum hastalar icin, PTV 74’te uygulanan dozun % 95’i olan 70,3 Gy’in sardig1 yiizde
hacimler ve ortalama degerleri, hem D-IMRT hem de VMAT planlar i¢in tablo 4.3’te
verilmistir. Bu degerlerin ortalamalarinin her iki tedavi teknigi icin de % 99,4 oldugu

gortlmektedir. Elde edilen degerler arasinda istatistiksel fark bulunamamstir (p:0,672).
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Tablo 4.3. D-IMRT ve VMAT planlari i¢in 70,3 Gy dozun PTV 74’ saran ylizde hacim degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim)

1 98,7 99,9
2 100,0 100,0
3 99,7 99,0
4 99,8 99,5
5 97,9 97,3
6 99,7 99,9
7 99,3 99,3
8 99,7 99,8
9 99,8 99,8
10 100,0 99,9
Ortalama 99,4 99,4

4.2. D-IMRT ve VMAT Planlari ile Elde Edilen Konformite ve Heterojenite indeksi
Degerleri
D-IMRT ve VMAT teknikleri ile olusturulan planlarda hem konformite hem de

heterojenite indeksleri degerlendirildi.

4.2.1. Konformite indeksi degerleri
PTV 74 icin ortalama konformite indeksi degerleri, D-IMRT tekniginde 0,79 iken
VMAT tekniginde 0,78 olarak elde edilmistir ve bu sonuglarin istatistiksel olarak

anlamli olmadigr goriilmiistiir (p:0,537). Tiim degerler tablo 4.4’te verilmistir.
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Tablo 4.4. D-IMRT ve VMAT teknikleri ile olusturulan planlardan PTV 74 i¢in elde edilen konformite
indeksi degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT
Cl Degeri Cl Degeri

1 0,84 0,78
2 0,76 0,74
3 0,78 0,81
4 0,79 0,78
5 0,81 0,84
6 0,8 0,77
7 0,82 0,78
8 0,77 0,76
9 0,76 0,77
10 0,73 0,76
Ortalama 0,79 0,78

4.2.2. Heterojenite indeksi degerleri
PTV 74 igin ortalama heterojenite indeksi degerlerinin, D-IMRT ve VMAT
tekniklerinde 1,06 oldugu gozlenmektedir. Istatistiksel olarak incelendiginde farkin,

anlamli olmadig1 goriilmektedir (p:0,334). Tiim degerler tablo 4.5’te verilmistir.
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Tablo 4.5. D-IMRT ve VMAT teknikleri ile olusturulan planlardan PTV 74 i¢in elde edilen heterojenite
indeksi degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT
HI Degeri HI Degeri

1 1,07 1,05
2 1,07 1,05
3 1,05 1,06
4 1,06 1,06
5 1,07 1,07
6 1,06 1,05
7 1,06 1,06
8 1,06 1,06
9 1,05 1,05
10 1,05 1,06
Ortalama 1,06 1,06

4.3. D-IMRT ve VMAT Planlari ile Elde Edilen Kritik Organ Dozlar
Prostat kanseri radyoterapi tedavisindeki kritik organlar; mesane, rektum ve femur
baslar1 olup, her iki tedavi teknigi igin aldiklar1 dozlar degerlendirilmistir. Ayrica tim

viicudun aldig1 integral doz da degerlendirilmistir.

4.3.1. Mesane dozlar1

Mesane icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile olusturulan planlarda, 65 ve 70 Gy
dozlarin sardig1 yiizde hacimler (sirasiyla V65 ve V70) degerlendirilmistir. Mesane igin
ortalama V65 degerleri, D-IMRT teknigi icin % 17,4 ve VMAT teknigi i¢in ise % 18,2
olarak saptanmistir. Ortalama V70 degerleri ise, D-IMRT teknigi i¢in % 13,5 iken
VMAT tekniginde % 13,9 olarak elde edilmistir. Her iki teknik igin elde edilen V65 ve
V70 degerleri arasinda, istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunamamistir (sirasiyla
p:0,139 ve p:0,506). Mesane igin elde edilen V65 ve V70 degerleri, tablo 4.6’da
gosterilmektedir.
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Tablo 4.6. D-IMRT ve VMAT planlarinda mesane igin V65 ve V70 degerleri.

MESANE V65 V70

Hasta No D-IMRT VMAT D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim) (% Hacim) (% Hacim)

1 16,2 17,7 12,3 141
2 6,7 6,4 4,7 4,5
3 25,0 25,5 18,9 18,7
4 22,0 23,4 18,4 19,1
5 27,2 27,5 22,7 22,8
6 24,0 28,2 18,2 21,0
7 91 10,4 6,8 7,5
8 23,0 22,8 17,8 17,1
9 10,6 10,1 7,4 6,8
10 10,4 10,0 7,5 7,0
Ortalama 17,4 18,2 13,5 13,9

4.3.2. Rektum dozlari

Rektumun aldig1 dozlar i¢in D-IMRT ve VMAT planlarinda; V50, V60, V65 ve V70
degerleri incelenmistir. Rektum igin ortalama V50 degerlerinin, D-IMRT tekniginde %
28,5 oldugu gozlenirken, VMAT tekniginde % 28,6 oldugu gorilmustiir. Ortalama V60
degerleri ise, her iki teknik icin % 19,3 bulunmustur. V50 ve V60 degerleri, her iki
teknik icin istatistiksel olarak karsilastirildiginda anlamli fark bulunamamistir (sirasiyla
p:0,959 ve p:0,919). V50 ve V60 degerleri tablo 4.7’de gosterilmektedir.
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Tablo 4.7. D-IMRT ve VMAT planlarinda rektum icin V50 ve V60 degerleri.

REKTUM V50 V60

Hasta No D-IMRT VMAT D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim) (% Hacim) (% Hacim)

1 37,2 33,5 25,5 24,4
2 17,3 16,8 10,1 10,4
3 447 45,3 33,1 32,7
4 36,1 34,8 26,7 25,9
5 31,7 33,8 20,4 20,2
6 27,1 33,7 18,5 21,9
7 14,0 17,4 9,3 11,2
8 17,6 17,4 11,2 10,8
9 34,9 29,5 23,7 20,6
10 24,1 24,0 141 15,2
Ortalama 28,5 28,6 19,3 19,3

D-IMRT teknigi i¢in rektumda ortalama V65 ve V70 degerleri sirasiyla, % 14,6 ve %
9,5 bulunurken, VMAT tekniginde sirasiyla % 15,1 ve % 10,3 bulunmustur. V65
degerleri arasinda istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunamamistir (p: 0,123). Ancak
V70 degerleri iki teknik arasinda karsilastirildiginda, istatistiksel olarak anlamli fark
elde edildigi goriilmustiir (p:0,017). Rektum icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde
edilen V65 ve V70 degerleri tablo 4.8’de gosterilmektedir.
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Tablo 4.8. D-IMRT ve VMAT planlarinda rektum i¢in V65 ve V70 degerleri.

REKTUM V65 V70

Hasta No D-IMRT VMAT D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim) (% Hacim) (% Hacim)

1 19,1 19,8 11,7 13,5
2 7,4 7,8 4,7 5,0
3 25,3 25,5 17,3 18,0
4 21,4 21,3 15,0 15,8
5 14,4 14,5 8,0 8,5
6 14,2 16,8 91 11,4
7 7,1 8,7 4,4 5,8
8 8,4 8,4 5,5 5,7
9 18,2 16,2 11,7 111
10 10,4 11,8 7,3 8,6
Ortalama 14,6 15,1 9,5 10,3

4.3.3. Sag ve sol femur basi dozlar:

On hastanin sag ve sol femur baslar: igin her iki planlama tekniginde V40 degerleri
incelendiginde, sag femur basi i¢in D-IMRT ve VMAT planlar ile elde edilen ortalama
V40 degerleri sirasiyla % 0,35 ve % 0,25 bulunurken, sol femur basi igin sirasiyla %
0,25 ve % 0,21 bulunmustur. D-IMRT ve VMAT planlarindan elde edilen V40 degerleri
sag ve sol femur basi icin istatistiksel olarak karsilastirildiginda, anlamli fark
bulunamamistir (sirasiyla p:0,445 ve p:0,138). Her iki planlama teknigi ile elde edilen

V40 degerleri, sag ve sol femur basi i¢in tablo 4.9°da verilmektedir.
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Tablo 4.9. D-IMRT ve VMAT planlarinda sag ve sol femur baglari i¢in V40 degerleri.

V40 SAG FEMUR BASI  SOL FEMUR BASI

Hasta No D-IMRT VMAT D-IMRT VMAT
(% Hacim) (% Hacim) (% Hacim) (% Hacim)

1 0 0,1 0,4 0,3
2 0,3 0,4 0,1 0,1
3 0,3 0,2 0,8 0,4
4 0,0 0,0 0 0
5 0 0,1 0,1 0,3
6 0,6 0,3 0,8 0,6
7 0,4 0,1 0,8 0,1
8 0,5 0,8 0,3 0,3
9 0,2 0 0,0 0
10 0,2 0,0 0,2 0,2
Ortalama 0,25 0,21 0,35 0,25

4.3.4. Integral doz

Hastanin dis konturunun kapsadigi tim viicut yapisinda, tedavide uygulanan dozun
%50’si olan 37 Gy’in sardig1 hacim degerleri (V37), D-IMRT ve VMAT teknikleri igin
elde edilmistir. Ortalama V37 degerleri, D-IMRT i¢in % 6,9 bulunurken, VMAT teknigi
icin % 6,6 olarak bulunmustur. Bu degerler istatistiksel olarak karsilastirildiginda da
anlamli fark bulunmustur (p: 0,004). Tablo 4.10’da V37 degerleri verilmektedir.
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Tablo 4.10. D-IMRT ve VMAT planlarinda hasta viicudu igin V37 degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT

V37 % Hacim % Hacim
1 6,8 6,5
2 3,1 3,0
3 10,2 9,7
4 11,0 10,5
5 6,8 6,5
6 7,5 7,4
7 4,0 3,9
8 5,2 5,1
9 5,6 53
10 8,7 8,4

Ortalama 6,9 6,6

4.4. D-IMRT ve VMAT Planlan ile Elde Edilen MU, Segment Sayis1 ve Tedavi
Sureleri

4.4.1. MU degerleri

D-IMRT ve VMAT tekniklerinde tedavinin toplam MU degerleri degerlendirilmistir ve
ortalama MU degerleri, D-IMRT igin 955,4 olarak gozlenirken, VMAT tekniginde
1014,5 olarak gozlenmistir. Aralarinda istatistiksel olarak anlamli fark bulunmustur (p:
0,047). MU degerleri, her iki teknik icin de tablo 4.11de gosterilmektedir.
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Tablo 4.11. D-IMRT ve VMAT planlarinda Monitor Unit degerleri.

Hasta No D-IMRT VMAT
MU Degeri MU Degeri

1 1108,4 1205,7
2 738,4 787,4
3 980,0 1006,6
4 954,7 898,1
5 1172,6 1389,6
6 916,2 878,2
7 1077,6 1218,7
8 928,1 940,3
9 895,7 957,0
10 782,6 863,5
Ortalama 955,4 1014,5

4.4.2. Segment sayilari

Her iki tedavi teknigi igin, toplam segment sayilar1 degerlendirilmis ve ortalama
segment sayilari, D-IMRT teknigi icin 171 bulunurken VMAT teknigi igin 219
bulunmustur. Istatistiksel olarak anlamli fark bulunmustur (p:0,005). Segment sayilari
her iki tedavi teknigi i¢in tablo 4.12’de gosterilmektedir.
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Tablo 4.12. D-IMRT ve VMAT planlarinda segment sayilari.

D-IMRT VMAT

Hasta No Segment Segment
Sayisi Sayisi
1 171 205
2 171 221
3 171 207
4 171 222
5 171 218
6 171 216
7 171 226
8 171 232
9 171 222
10 171 219
Ortalama 171 219

4.4.3. Tedavi sureleri

Calismada D-IMRT ve VMAT tekniklerinin tedavi siireleri karsilastirilmistir. D-IMRT
teknigi icin ortalama tedavi siiresi 398,9 s bulunurken, VMAT teknigi ig¢in 182,6 s
bulunmustur. Aralarinda istatistiksel fark mevcuttur (p:0,005). Tedavi sireleri, her iki

tedavi teknigi i¢in tablo 4.13’te verilmektedir.
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Tablo 4.13. D-IMRT ve VMAT planlarinda tedavi siireleri.

D-IMRT VMAT
Hasta No  Tedavi Sureleri  Tedavi Sureleri
(s) (s)
1 445,8 196,2
2 332,9 168,4
3 412,9 180,4
4 424.8 178,3
5 440,0 204,0
6 396,1 166,0
7 435,9 204,0
8 392,3 182,9
9 370,6 174,5
10 338,3 171,4
Ortalama 398,9 182,6

4.5. Tiim Planlardan Elde Edilen Doz Hacim Histogramlari
Her hasta i¢in yapilan D-IMRT ve VMAT planlan

DVH {zerinde

degerlendirilmistir. Asagidaki sekillerde tiim hastalar i¢in elde edilen DVH goriintiileri
verilmektedir. Sekillerde siirekli ¢izgi VMAT teknigi ile Kkesikli ¢izgi ise D-IMRT

teknigi ile yapilan planlardan elde edilen verileri simgelemektedir.
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Sekil 4.1. Birinci hasta icin elde edilen DVH verileri.
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Sekil 4.2. ikinci hasta icin elde edilen DVH verileri.
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Sekil 4.4. Dordiincl hasta icin elde edilen DVH verileri.
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Sekil 4.5. Besinci hasta i¢in elde edilen DVH verileri.
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Sekil 4.6. Altinci hasta i¢in elde edilen DVH verileri.

AT _DIMRT Structure Name
Treatment Unit not approved for Clinical use: Testing prm— x“es”s":e
== |ptvae
100 I sog femur basi
T === 5ol femur basi
— oy, 74
] — 5
] |
B0
F 60
g
]
= 40
20—
0 i }
0 1000 2000 3000 4000 5000 G000 7000 2000
Dose (cGy)

Sekil 4.7. Yedinci hasta icin elde edilen DVH verileri.
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Sekil 4.8. Sekizinci hasta icin elde edilen DVH verileri.
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Sekil 4.9. Dokuzuncu hasta igin elde edilen DVH verileri
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Sekil 4.10. Onuncu hasta icin elde edilen DVH verileri
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5. TARTISMA

Son yillarda ERT’deki gelismeler, hedefteki doz sarimin arttirirken, risk altindaki gevre
organlarin aldigr dozu daha aza indirmektedir. IMRT ve VMAT teknikleri, prostat
kanseri tedavisinde kullanilan iki ERT teknigidir. D-IMRT’de, radyasyon demeti,
surekli hareketli MLC ile module edilirken, statik IMRT de, MLC, her bir 1s1n demetini
bir dizi kiigiik pargaya bolmektedir. Farklit MLC sekilleri ve radyasyon demeti bolumleri
arasinda kapalidir. Her bir tedavi alani igindeki 151n yogunlugunun modiilasyonu, hedef
hacmin etrafinda konformal doz dagilimlarinin olusmasini saglamaktadir. Bununla
birlikte, modiile edilmis bir IMRT planinin uygulanmasi, MU’ nun artmasi nedeniyle
modiile edilmemis ii¢ boyutlu planin uygulanmasindan daha uzun siirmektedir. Ancak,
VMAT tekniginde daha fazla 1sin giris agilar1 oldugundan, IMRT teknigine kiyasla
tedavi siiresi azaltilabilmektedir. VMAT’ da tedavi ic¢in bir veya birden fazla ark
kullanilabilmekte ve gantry doniis hizi, doz hizi ile birlikte MLC yaprak pozisyonlarinda
eszamanli degisime izin verilmektedir (Rana, 2013). Toplam dozu 74 Gy veya Ustlne
cikarabilmek, prostat kanserinde lokal kontrol sansini belirgin 6lc¢lide arttirmaktadir
(Gunderson ve Tepper, 2016). Tedavide yiiksek dozlara ¢ikabilmek igin, kritik organlari
korumada, ileri tedavi tekniklerine ihtiya¢ duyulmaktadir.

PTV marji, tedavideki degiskenleri dikkate alir ve ongoriilen dozun hedef tiimore
verilmesini  saglamak igin tasarlannmistir (Shaverdian ve ark., 2016). Tedavi
planlamasinda, uygulanan dozun PTV’yi miimkiin oldugunca fazla sarmasi
amaglanmaktadir. Bu ¢aligmada, PTV 46 ic¢in uygulanan dozun % 95’inin PTV 46’y1
sardig1 hacimler her iki tedavi teknigi igin karsilastirildiginda D-IMRT tekniginde %
99,1 iken, VMAT tekniginde % 98,7 oldugu gézlenmistir. Birbirlerine ¢ok yakin olan iki
degerden elde edilen % 0,4’l0k farkin, hem istatistiksel olarak hem de klinik olarak
anlamli olmadig1r goriilmiistiir. PTV 56’ya uygulanan dozun % 95’inin PTV 56’da
sardig1 yiizde hacimler degerlendirildiginde, her iki teknikle ayn1 degerlerin elde edildigi
gorulmiistiir. Iki teknigi karsilastirmak igin PTV 74°ii saran % 95’lik doz hacimleri
degerlendirildiginde, elde edilen ortalama degerlerin ayni1 oldugu (% 99,4) gozlenmistir.
PTV’lerdeki doz sarimlari incelendiginde her iki tedavi teknigi ile hedeflenen doz
sartmina ayni etkinlikte ulasilabilecegi goriilmektedir. Sekil 5.1°de her iki teknik ile 43,7
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Gy’lik izodozun, PTV 46’y1 saran hacimlerini, sekil 5.2°de ise iki teknik igin 70,3 Gy’lik

izodozun, PTV 74’0 saran hacimlerini gosteren grafikler verilmektedir.
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Sekil 5.1. PTV 46 icin, D-IMRT ve VMAT tedavi teknikleri ile elde edilen 43,7 Gy’lik izodozun sardig1
% hacim degerlerinin grafigi.
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Sekil 5.2. PTV 74 icin, D-IMRT ve VMAT tedavi teknikleri ile elde edilen 70,3 Gy’lik izodozun sardig1
% hacim degerlerinin grafigi.

Literatirde yer alan bir ¢cok ¢alismada, IMRT ve VMAT teknikleri icin PTV sarimlar

benzer olarak bulunmustur (Aznar ve ark., 2010; Sale ve Moloney, 2011; Dheshpande
ve ark., 2014; Peters ve ark., 2014).
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Gunumuzde, hedef hacimler igin uzaysal doz dagiliminin gorsellestirilmesi saglanmistir.
Birgok gelisme sonucunda, ayni hasta i¢in c¢esitli tedavi planlart kolayca ve hizla
yapilabilmektedir. Bu planlardaki doz dagilimlari, DVH ve izodoz hatlar1 seklinde,
maksimum doz, minimum doz, ortalama doz gibi parametreleri tanimlamak igin
gorsellestirilebilmektedir. Bazen bu histogramlardan elde edilen ¢izgiler ve egrilerdeki
blyuk hacimli  veriler, problemi basitlestirmekten ziyade karmasik hale
getirebilmektedir. Tedavi plani se¢encklerinin kalitesini nicel olarak degerlendirebilmek
icin bu verileri daha basit bir sekilde biitiinlestirebilecek bir araca sahip olunmalidir.
Boyle bir ara¢ kullanilarak, timori maksimum ve homojen olarak saran ve ayni
zamanda saglikli dokular1 koruyan plan lehine bir secim yapilabilmektedir. HI ve CI,
radyoterapide tedavi plani analizi i¢in iki 6nemli ara¢ olarak kullanilmaktadir (Kataria
ve ark., 2012). Bu degerlerin 1’e¢ ne kadar yakin olursa tedavi planinda uygulanan

referans doz i¢in hedef hacim sariminin o kadar iyi ve homojen oldugu sdylenebilir.

Bu ¢aligmada ortalama HI degeri her iki teknik i¢in de 1,06 olarak bulunmustur. D-
IMRT ve VMAT teknikleri icin ortalama CI degerleri ise, sirasiyla 0,79 ve 0,78 olarak
bulunmustur. Bu tekniklerin karsilagtirildigi ¢alismalarda da, bu degerlerin benzer
olduklar1 g6zlenmektedir (Aznar ve ark., 2010; Sale ve Moloney, 2011; Dheshpande ve
ark., 2014; Peters ve ark., 2014).

Mesane boynu ve prostatik idrar yolu, prostat kanseri icin tedavi edilen hacme komsu
veya bu hacmin iginde yer almaktadir. Son on yilda, tedavi dozlarinin arttirilmasi ve
IMRT dahil olmak iizere konformal tekniklerin kullanimi ile prostatin yiiksek dozlari
(>70 Gy) mesanenin alt kismini etkilemektedir. Bu teknikler ile mesanenin ust kismi, ya
tim tedavi igin alanin disinda kalmakta ya da ilk tedavi fazinda recete edilen dozun
yaklasik olarak tamamini almaktadir. Prostat kanseri tedavisinde doz yaniti agisindan,
gec genitolriner toksisite sorunu ¢ézllememistir. Mesane toksisitesi icin, bircok sonug
vardir. RT’ye bagli yan etkilere atfedilen semptomlar, (6zellikle inkontinans) enfeksiyon
veya yaslanma gibi diger tibbi komorbiditelerin bir sonucu olarak da ortaya
cikabilmektedir. Toksisite profili, cerrahinin ve/veya hormonoterapinin ve/veya
radyoterapinin uygulanmasinda, kanserin kokenine, derecesine ve lokalizasyonuna bagl

olacaktir. RT sirasinda meydana gelen akut yan etkiler, genellikle birka¢ ay icinde
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duzelmektedir. Uzun siireli semptomlar arasinda; diziiri, sik idrara ¢ikma, kontraktur
gelisimi, spazm, azalmig idrar akist ve inkontinans bulunmaktadir (Viswanathan ve ark.,
2010).

Calismada mesane i¢in Emami tarafindan ve Quantitative Analyses of Normal Tissue
Effects in the Clinic (QUANTEC) ¢alismasinda 6nerilen V65 < %50 ve V70 < %35 doz
sinirlamalart kullanilmistir (Emami, 2013; Marks ve ark., 2010). Tum planlarda, her iki
teknik ile bu doz simrlamalari asilmamustir. Ortalama V65 degerleri, D-IMRT
tekniginde % 17,4 bulunurken, VMAT tekniginde % 18,2 olarak bulunmustur. Sekil
5.3’deki grafikten goriildiigii gibi, iki deger arasinda ¢ok kiicgiik bir fark bulunmaktadir.
Mesane icin iki teknikten elde edilen V65 degerlerinin grafigi sekil 5.3’te verilmektedir.
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Sekil 5.3. Mesane i¢in D-IMRT ve VMAT tedavi teknikleri ile elde edilen V65 degerlerinin grafigi.

Mesane icin ortalama V70 degerleri, D-IMRT tekniginde 13,5 bulunurken, VMAT
tekniginde ise 13,9 bulunmustur. Bu degerler arasinda da klinik agidan anlamli bir fark
bulunmamaktadir. Iki teknikten elde edilen V70 degerleri i¢in olusturulan grafik sekil

5.4’te verilmektedir.
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Sekil 5.4. Mesane i¢in D-IMRT ve VMAT tedavi teknikleri ile elde edilen V70 degerlerinin grafigi.

Prostat kanseri tedavisi alan hastalarin biiyiik ¢ogunlugu, radyoterapiden sonra uzun
yillar yasamaktadir. Radyoterapiden kaynaklanan ge¢ rektal toksisiteler, yasam kalitesini
onemli olcude etkileyebilmektedir. Bu durum, QUANTEC incelemesinin o6zetledigi,
bircok doz hacmi analizinin yaymlanmasiyla sonuglanmistir. Doz-hacim sonuglari,
toksisite riskini belirlemede sasirtict bir sekilde yiiksek dozlarin daha énemli oldugunu
gostermektedir (Emami, 2013). Akut rektal etkiler, RT sirasinda veya hemen sonrasinda
ortaya ¢ikan yumusak veya diyare benzeri digki, agri, kramp ve rektal sikisma hissidir.
Bazen, yuzeyel llserasyonlar olabilir. Geg toksisiteler, genellikle klinik olarak RT’den 3
ila 4 y1l sonra ortaya cikan; striktiir, azalmis rektal uyum ve artan bagirsak hareketleri ile
azalan depolama kapasitesini icerebilmektedir. Anal kanal toksisitesi, fekal inkontinans
veya striktire yol acabilmektedir. Bu morbiditeler ciddi olabilmekte ve yasam kalitesini

onemli 6lcude etkileyebilmektedir (Michalski ve ark., 2010).

Bu ¢aligmada, rektum i¢cin Emami ve QUANTEC doz-hacim sinirlamalari olan, V50 <
%50, V60 < %35, V65 < %25, V70 < %20 degerleri kabul edilmistir (Emami, 2013,;

Marks ve ark., 2010). Tum planlarda rektum dozu, siirlarin altinda tutulmustur.
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Rektumda ortalama V50 degerleri incelendiginde, D-IMRT teknigi i¢in % 28,5
bulunurken, VMAT teknigi i¢in ise % 28,6 olarak gozlenmistir. V50 degeri i¢in, her iki
teknik ile elde edilen sonuglar birbirine ¢ok yakin bulunmustur. Sekil 5.5’te rektum igin

D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V50 degerlerinin grafigi verilmektedir.

Rektum V50 % Hacim Degerleri

Hasta No

Sekil 5.5. Rektum icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V50 degerlerinin grafigi.

Rektumda ortalama V60 degerleri, hem D-IMRT hem de VMAT teknikleri igin % 19,3
olarak esit bulunmustur. Sekil 5.6’da rektum i¢in D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde
edilen V60 degerlerini gosteren grafik verilmektedir.
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Sekil 5.6. Rektum icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V60 degerlerinin grafigi.
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Rektumda ortalama V65 degerleri incelendiginde, D-IMRT teknigi icin % 14,6
bulunurken VMAT teknigi i¢in ise % 15,1 oldugu gozlenmistir. V65 degeri icin her iki
teknik ile elde edilen sonuclar birbirine ¢ok yakin bulunmustur. Sekil 5.7°de rektum igin
D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V65 degerlerinin grafigi verilmektedir.
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Sekil 5.7. Rektum icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V65 degerlerinin grafigi.

Rektumda ortalama V70 degerleri, D-IMRT teknigi i¢in % 9,5 bulunurken, VMAT
teknigi i¢in ise % 10,3 oldugu gozlenmistir. V70 degeri igin her iki teknik ile elde edilen
sonuclar, birbirine ¢ok yakin bulunmus olmasina ragmen, istatistiksel olarak anlamli bir
fark elde edilmistir (p:0,017). Ancak ortalama degerler arasindaki % 0,8’lik farkin klinik
acidan anlaml farklilik olusturdugunu sdylemek oldukga giigtlir. Sekil 5.8’de rektum
icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V70 degerlerinin grafigi verilmektedir.
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Sekil 5.8. Rektum icin D-IMRT ve VMAT teknikleri ile elde edilen V70 degerlerinin grafigi.

Pelvik radyasyon uygulamalarinda, femur basi1 nekrozu, boyun kirigi gibi toksisiteler
gelisebilmektedir. Femoral basin veya boynunun kiglk hacimlerine daha yuksek dozlar
verildiginde, femoral toksisiteyi tanimlayan ¢ok az veri vardir. Femur basi / boyun
toksisitesini ortadan kaldirmak ya da azaltmak i¢in genellikle her bir femur basimnin
aldigr doz V50 < %5 ile sinirlandirilmaktadir (Emami, 2013). Bu calismada, her iki
tedavi teknigi ile olusturulan tiim planlarda, bu sinirin olduk¢a altinda kalinmistir. Bu
nedenle, daha kiiciik olan V40 degerlendirilmistir. Bu degerlendirme sonucunda, sol
femur bas1 igin D-IMRT tekniginde ortalama V40 degerleri % 0,25 bulunurken, VMAT
tekniginde bu deger % 0,21 bulunmustur. Sag femur basi icin ise sirasiyla, % 0,35 ve %
0,25 bulunmustur. Her iki femur basi i¢in her iki teknikte de elde edilen V40 degerleri,

birbirlerine ¢ok yakin bulunmustur.

IMRT ve VMAT tekniklerini kullanarak, mesane, rektum ve femur baslarinin aldiklari
dozlar1 karsilastiran ¢alismalar incelendiginde, her iki teknik ile yaklasik olarak ayni
oranda korundugu goriilmustiir (Davidson ve ark., 2011; Sale ve Moloney, 2011,
Dheshpande ve ark., 2014; Peters ve ark., 2014).

IMRT ve VMAT teknikleri ile konformal radyoterapiye gore hedefte doz sarimi daha

yuksek tutulabilmekte ve kritik organlar daha iyi korunabilmektedir. Bu fayda,
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genellikle diisiik doz alan 1smlanmig normal doku hacminin blyik olmasi ile elde
edilebilmektedir. Ayrica, IMRT’de, ikincil malignitelerin gelisimi i¢in potansiyel bir
risk faktori olan, ¢oklu isin alanlarmin neden oldugu normal dokudaki integral doz
artisiyla ilgili kaygilar bulunmaktadir (Yang ve ark., 2009). Brenner ve arkadaslari
caligmalarinda, prostat karsinomu icin uygulanan radyoterapinin, solid timor riskinde
(% 6; P = 0,02) tek basina cerrahiye gore kicuk fakat istatistiksel olarak anlamli bir
artisa sebep oldugunu gostermislerdir. Isinlanmis grupta artan riske en cok katkida
bulunanlar, mesane, rektum ve akciger karsinomlar1 ve tedavi alami igindeki
sarkomlardir (Brenner ve ark., 2000). Bir baska ¢alismaya gore ise radyoterapiye maruz
kalmayanlar ile karsilastirildiginda, radyoterapiden sonra mesane ve kolo-rektal kanser
riski artmis ancak, hematolojik sistem veya akciger kanserleri gériillmemistir (Wallis ve

ark., 2016).

Bu ¢aligmada, diisiik doz olarak prostata uygulanan tedavi dozunun (74 Gy) %50’si olan
37 Gy’lik dozun, hasta viicudunda sardigi ylzde hacim degerleri karsilastirilmig, D-
IMRT teknigi igin ortalama % 6,9 oldugu belirlenirken, VMAT teknigi icin ise % 6,6
olarak gozlemlenmistir. Aralarinda istatistiksel olarak anlamli fark bulunmustur (p:
0,004). Ancak; ortalama % 0,3’lik farkin klinik agidan anlamlilig: ile ilgili yorum
yapmak oldukga guctdr.

Calismamizda, her iki teknik segment ve MU sayilar1 bakimindan da kiyaslanmistir. D-
IMRT tekniginde, VMAT teknigine gore istatistiksel anlamli olarak daha kii¢iik segment
ve MU sayilar1 oldugu gozlenmistir (sirastyla p: 0,005; p: 0,047). D-IMRT tekniginde
ortalama segment sayisi 171 iken, VMAT tekniginde 219 olarak elde edilmistir.
Ortalama MU sayilar1 ise, D-IMRT tekniginde 955,4 iken, VMAT teknigine 1014,5
olarak elde edilmistir. Ancak, tedavi sureleri agisindan karsilastirildiginda, VMAT
teknigi belirgin olarak, D-IMRT teknigine gore daha kisa siirmektedir. VMAT
tekniginde ortalama tedavi siiresinin 182,6 s. oldugu gozlenirken, D-IMRT tekniginde
398,9 s. oldugu izlenmistir (p: 0,005). Ayni teknik i¢in, MU ve segment sayisinin fazla
olmasi tedavi sliresini uzatmaktadir. Fakat; VMAT tekniginde i1sinlama, rotasyon

hareketi boyunca hi¢ durmadigi i¢in tedavi, D-IMRT teknigine gore yuksek MU ve
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segment sayisina Sahip olmasina ragmen, ortalama olarak 2,2 kat daha kisa siirede

tamamlanmaktadir.

Ark teknigi, 9 alan statik IMRT teknigi ile karsilastirildiginda ise, yaklasik 5 kat daha
hizli oldugu gorilmistir (Ishii ve ark., 2013). Sekil 5.9’da D-IMRT ve VMAT
tekniklerinin tedavi surelerini gosteren grafik verilmektedir.
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Sekil 5.9. D-IMRT ve VMAT teknikleri ile olusturulan planlarin tedavi siirelerinin grafigi.

Literatirde de ark teknigi ile IMRT tekniklerinin karsilastirildigi ¢alismalarda, VMAT
teknigi ile olusturulan planlarda, IMRT teknigi ile olusturulan planlara goére daha kisa
tedavi siireleri elde edilmistir (Aznar ve ark., 2010; Sze ve ark., 2012; Ishii ve ark.,
2013; Dheshpande ve ark., 2014). Tedavi siiresinin kisalmasi hem hastanin tedavi
sirasindaki hareketlerinden kaynaklanan hatalari, hem de hastanin internal organ
hareketlerinden kaynaklanan hatalar1 azaltmaktadir. Tedavinin uygulanmasi igin gereken
zaman periyodu icinde rektal ve mesanede 6nemli hacim degisiklikleri olabileceginden,
prostat radyoterapisinde tedavi suresi ¢ok 6nemli bir faktor olarak karsimiza ¢ikmaktadir
(Teoh ve ark., 2011).
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6. SONUC ve ONERILER

Prostat kanseri radyoterapisinde, 74 Gy ve daha yiiksek dozlara g¢ikilirken Kritik
organlart korumak IGRT esliginde IMRT ile mimkin olabilmektedir. Risk altindaki
organlar1 koruyarak yiiksek dozlara c¢ikabilmek, kullanilan teknikle belirgin sekilde
iligkilidir. Bu ¢alismada, 10 prostat kanseri hastasina 46, 56 ve 74 Gy’lik dozlar 9-Alan
D-IMRT ve c¢ift ark VMAT tedavi teknikleri ile SIB seklinde retrospektif olarak
uygulandi. Her iki teknigin birbirlerine olan dozimetrik istiinliikleri, istatistiksel olarak
incelenmistir. Degerlendirmeler sonucunda 9-alan D-IMRT teknigiyle, hem PTV
sarimlarinin hem de kritik organ dozlarinin VMAT ile elde edilen dozimetrik sonuglara
cok yakin oldugu gorilmustiir. Sadece tedavi siresinde, VMAT tekniginin D-IMRT

teknigine bariz tstlinliigii goriilmektedir.

Bu teknikler ile olusturulan planlarin in vivo dozimetri élglmleri yapilarak birbirleri ile
kargilastirilmalart ve bu acgidan da degerlendirilmeleri, baska bir bakis agist
yaratabilecektir. Ayrica tedavi siireleri arasindaki farklarin radyobiyolojik etkisi de

incelenmelidir.
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