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GIRIS VE AMAC

Radyoterapide (RT) amag, tedavi dozunu hedef hacme maksimum homojenlikte
verirken, etraftaki saglikli organ ve dokularin dozlarini minimum seviyede tutmaktir.
Tedavide hastaya verilen dozun dogrulugu, tedavi kalitesini etkileyen en 6nemli parametredir.
Tedavi dozunun dogrulugunu degistiren baslica etkenler, hasta tedavisi sirasinda set-up
kaynakli hatalar ile lineer hizlandirict (linak) cihazindan kaynakli dozimetrik ve mekanik
hatalardir. Ozellikle 151n huzmesinin 6niine gelen 151 diizenleyicilerin (kama/wedge filtre,
koruma blogu) veya ¢ok yaprakli kolimatérlerin (multileaf collimator-MLC) doz dagiliminda
meydana getirdigi degisikliklerin tedavi planlama sisteminde (treatment planning system-
TPS) dogru bir sekilde modellenmesi, dolayisiyla dogru bir sekilde hesaplatilabilmesi, tedavi
kalitesi agisindan son derece onemlidir. Hastadaki doz dagilimina digaridan etkisi olan masa
ve immobilizasyon araglar1 gibi aparatlarin etkilerinin de hesaplamaya dahil edilmesi
gerektigi bilinmektedir. Bu gibi aparatlarin cilt dozunda artisa sebep olurken, hedef voliim
dozunda azalmaya neden oldugu gosterilmistir (1). Giliniimiizde aktif olarak kullanilan
yogunluk ayarli radyoterapi (intensity modulated radiotheraphy-IMRT), stereotaktik radyo-
cerrahi (stereotactic radio-surgery-SRS), stereotaktik beden radyoterapisi (stereotactic body
radiotheraphy-SBRT) ve voliimetrik ark terapi (volumetric modulated arc theraphy-VMAT)
gibi tedavilerde her bir alan veya segment basina doz oldukc¢a diisiiktiir. Bu gibi ileri tedavi
modalitelerinde segment dozlarinda meydana gelebilecek kiigiik bir sapma degeri dahi
onemlidir.

Uc boyutlu konformal radyoterapide (3B KRT) kullanilan genis 1sin alanlarindan
yapilan tedavilerde, masa ve immobilizasyon araglar1 nedeni ile dozda meydana gelen bu gibi

degisiklikler, genellikle ihmal edilebilecek kadar diisiik degerlerdedir. Tedavide kullanilan
1



1s1n alanlarinin sayisi giiniimiizdeki modern tekniklere gore daha azdir ve alan basina verilen
doz daha yiiksektir. Isinlanacak viicut kisminin masanin ateniiasyonu diisiik seffaf milar ile
kapli delikli raket kismimna getirilmesi ile, posterior ve posterior oblik alanlarda huzmenin
malzeme i¢inden gecerken kaybettigi dozun disiik kalmasi saglanmaktadir. Kullanilan
immobilizasyon araglar1 ise genellikle yiiksek gecirgenlik oranina sahip (atentiasyonu diigiik)
perspeks ya da karbon fiber yapidaki aparatlar olup, 3B KRT tedavi alanlarinin 1 girisleri
metal barlardan ge¢meyecek sekilde ayarlanmasi gerekir. ileri tedavi teknikleri igin ise, iKi
yaninda metal barlar1 olmayan diisiikk ateniiasyonlu karbon fiber masa ve ayni yapida
immobilizasyon araglari kullanilmaktadir. Bu sayede hastaya istenilen tiim posterior agilardan
tedavi uygulanabilmekte ve arka alanlardan yapilan 1sinlamalarda masanin yol acacagi 1sin
ateniiasyonlarinin en az seviyede olmasi saglanmaktadir. Hedef voliim dozlarinin yiiksek
oldugu ve komsulugundaki riskli organlarin tolerans dozlarinin diisiik oldugu voliimler arasi
gecis bolgesinde doz gradiyentinin yiiksek olmasi nedeniyle, 6zellikle stereotaktik tedavilerde
hasta immobilizasyonu ¢ok &nemlidir. Ince 151n huzmeleri ile onlarca alandan yapilan
isinlamalarla riskli organ dozlari daha diistik tutulurken, hedef hacme ablatif dozlar
verilebilmektedir. Bununla birlikte karbon fiber yapidaki masa ve immobilizasyon araglarinin
da ateniiasyonlar1 ne kadar diisiik dahi olsa, belirli bir radyasyon gegirgenlik oranlart vardir.
IMRT gibi tekniklerde ise hem alan sayisi fazladir, hem de her bir alani olusturan birgok alt
alan (segment) bulunmaktadir. Her bir segment basina doz oldukea diisiik olabilmektedir. Bu
nedenle diisiik gegirgenlik oranmna sahip karbon fiber gibi malzemelerin dahi doz azaltic
etkisi géz Oniine alinmasi gereken bir parametredir. Ayrica VMAT tekniginde verilen dozun
ihmal edilemeyecek bir kismi posterior/posterior oblik alanlardan uygulanmakta ve bu
durumda 151 huzmesi masa diizlemini gegerek hastaya ulagsmaktadir. Bu nedenle masanin doz
dagilimlarma olan etkisinin TPS’de g6z Oniine alinmasi gerekir. Bunun igin birgok
arastirmaci tarafindan masanin TPS’de modellenmesi, dolayisiyla doz dagilimlarmin daha
dogru bir sekilde hesaplatilmasi onerilmektedir (1). Ayrica bu gibi tekniklerin kullanildigi
tedavilerde, hasta 1sinlanmadan 6nce fantom iizerinde yapilan 1ginlama ile, doz dagilimlarinin
TPS ile karsilagtirildig: kalite kontrol (quality assurance-QA) testlerinin yapilmasi sartir.

Bu calismada Trakya Universitesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Klinigi’nde
akciger, prostat, bas-boyun ve beyin gibi farkli lokalizasyonlardaki tiimorlerin tedavi
planlarinda, TPS’de masa modellemesi yapilarak masasinin doz dagilimlarina, QA
sonuclarina ve absolut nokta dozlarina olan etkisinin arastirllmasi amaglanmistir.

Calismamizda TPS doz hesaplamasi ile fantom 1sinlamasi ile dlgiilen dozlar arasindaki hata



paymin en aza indirilmesi hedeflenmektedir. Elde edilen sonuglardan masanin doza olan
etkisi degerlendirilerek, masa modellemesinin  hangi lokalizasyonlarda gerektigi

ongoriilebilecek, doz dagilimlarinin daha dogru bir sekilde hesaplanmasi saglanacaktir.



GENEL BiLGILER

RADYOTERAPI

Radyoterapi kanser tedavisinde tek basina veya cerrahi/kemoterapi gibi diger
yontemlerle birlikte kullanilmaktadir. Tedavide kullanilan X-151m1 gibi iyonlastirici/iyonizan
radyasyonlarin normal doku ve hiicrelerde hasarlara ve uzun vadede ikincil kanserlere yol
acmasi nedeniyle, uygulama alami gliniimiizde kotii huylu tiimorlerle smirlandirilmastir.
Ancak diger yontemlerle basariyla tedavi edilemeyen 6zellikle beyin yerlesimli bazi iyi huylu
timorler ve miyozitis ossifikans/keloid benzeri hiperplazilerde de RT endikasyonu
konulabilir. Tiim bu tedavilerin planlanmas1 ve uygulanmasinda radyasyon onkolojisi uzman
hekimleri, medikal fizik uzmanlari ile birlikte ¢aligmaktadir. Radyasyon onkolojisi disiplini,
iyonizan radyasyonlarin madde ile etkilesimlerinin ve hiicre iizerindeki biyolojik etkilerinin
bilinmesini gerektirir. RT de amag tiimore/hedef voliime gerekli tedavi dozu verilirken, ¢evre
normal dokuya ve riskli organlara en az dozu verecek sekilde 1sinlama yapmaktir. Boylece
kanserli hiicrelerin bdliinerek cogalmasi engellenip tiimor kontrolii arttirilirken, saglam
hiicrelerdeki hasar minumumda tutulmus, dolayisiyla tedavi morbiditesi azaltilmis olur (2).

Genelde kanser hiicreleri normal hiicrelere gore daha hizli boliiniirler. Kanser
hiicrelerinin siklus siireleri, histolojik tiplerine gore degismekle birlikte, uygun ortam
sartlarinda ortalama 24 saattir. Hiicre siklusunda mitoz fazinin diger fazlara oranla daha
radyoduyar olmasina paralel olarak, siklusu daha kisa olan kanser hiicrelerinin
radyoduyarliklar1 da normal hiicrelere gore daha yiiksektir. Ayrica iyonizan radyasyonun
DNA’da olusturdugu tek veya cift zincir kiriklariin onarimi kanser hiicrelerinde normal
hiicrelere gore daha yavastir. Konvansiyonel fraksiyonasyonda artan tedavilerle birlikte

onarilamayarak biriken subletal DNA hasarlari, sonugta letal hasara yol acar ve mitotik 6liim
4



gerceklesir. Siklus siireleri daha uzun olan saglam hiicrelerde ise DNA hasarinin hizl
onarilmasi, daha az hiicre 6liimiine yol agar (3).

DNA, hiicrelerin niikleusunda yer alir. Dogadaki en uzun molekiildiir. Genetik
bilgileri tasiyan niikleotid dizilerinden olusur. Karsilikli iki zincir halindeki bu diziler,
aralarindaki hidrojen kopriileri ile bir arada tutulmaktadir. Bu ¢ift zincir sarmal seklinde
katlanarak kromozomlart olusturmaktadir. DNA, m-RNA {iizerinden ribozomlarda protein
sentezini saglar. Bu sayede hiicrenin farklilasmasimi (diferansiyasyon), fonksiyonlarini ve
gerekiyorsa yeni bir DNA zinciri sentezleyerek (replikasyon) hiicrenin bdliinmesini,
dolayisiyla benzer genetik yapida iki yavru hiicre olusmasini saglar. Iyonizan radyasyonlar ise
etkilesime girdikleri maddenin yapitaslari olan atom ve molekiillerin elektronlarina enerji
transfer ederek, elektronlarin etrafinda dondiikleri atom ¢ekirdeginden kopmalarina neden
olur. Dolayisiyla normalde elektrik yiik olarak nétr olan atom ve molekiillerin elektron
kaybederek ya da kazanarak iyon haline, bir baska deyisle pozitif (+) ya da negatif (-)
elektrik yiiklii hale gelmelerine yol acar. Bu da elektronlar iizerinden bir arada tutulan atomlar
arast kimyasal baglarin bozulmasina, mevcut molekiillerin yikilmasina ve yenilerinin
olusmasina yol agar. Iyonizan radyasyon yilksek dozlarda hiicre zari, organelleri ve
proteinlerinde yikima yol acarak kisa siirede hiicre 6liimiine neden olabilir. Diisiik dozlarda
ise bu yapilar iizerindeki etkiler 6nemsiz seviyede kalir. Ancak direk hiicre dliimiine yol
acmasa dahi, DNA’y1 olusturan atomlar arast kimyasal baglar yikabilir ve kirik olarak
adlandirilan DNA hasarlar1 olusturabilir. Stokastik etki adi verilen boyle bir etkilesim igin
esik bir doz degeri yoktur ve bu etkilerin olasiligi radyasyon dozu ile birlikte artmaktadir (4).

Iyonizan radyasyonun DNA ile etkilesimi direk olarak gergeklesebilecegi gibi, daha
yiiksek oranda (X-iginlari i¢in ~ %85) dolayli etkilesme {izerinden de olabilir. Su (H20)
molekiilleri iyonizan radyasyonlara maruz kaldiginda, serbest hidrojen (H") ve hidroksil (OH")
koklerine ayrilir. Bunlar da su molekiilii ile tekrar reaksiyona girerek hidrojen peroksit (H20>)
bilesiklerine ya da diger organik molekiillerle reaksiyona girerek onlarin serbest radikallere
doniismelerine yol agar. DNA’ya kimyasal bag kuracak kadar yakin olan ve reaksiyon
olusturma affinitesi yiiksek bu radikaller, DNA zincirini olusturan atomlarin kendileri ile yeni
kimyasal baglar kurmalarina, dolayisiyla DNA zincirinde dolayli olarak kiriklar olugmasina
neden olur. Bir saniyeden kisa silirede gerceklesen bu siire¢ zarfinda kanser hiicreleri kadar,
tiimor hiicresinin ¢evresinde 1sina maruz kalan saglikli dokulardaki hiicreler de olumsuz
etkilenirler. Kéken aldiklart dokulara ve siklus siirelerine gore degisse de, saglam hiicrelerin

kendilerini onarma yetenekleri, genelde kanser hiicrelerine gore daha yiiksektir. Bu nedenle



radyasyona bagli normal doku hasari, eger o organa 0Ozgii kritik doz (tolerans dozu)
astlmamigsa, cogu kez gecicidir ve kalici bir hasar olusmaz (5).

Iyonizan radyasyonlar iki gruba ayrilir: (6)

1. Iyonizan elektromanyetik radyasyonlar (X-1simlari, y- 1s1nlari)

2. Pargacik seklindeki radyasyonlar (elektronlar/B-isinlari, protonlar, notronlar, o
1sinlar1 ve agir iyonlar)

Foton olarak ta adlandirilan elektromanyetik radyasyonlar (EMR) enerjinin dalga
halinde yayilmasidir. Kiitleleri yoktur ve boslukta (madde ile etkilesmedikleri siirece) 1s1k
hizinda diiz bir dogrultuda yayilirlar. izledikleri hat boyunca birbirlerine dik iki diizlemde
genlikleri esit olan elektrik ve manyetik alanlar olustururlar. Siniizoid olarak adlandirilan
dalga formu, bu alanlarin kendi diizlemlerinde 6nce pozitif (+) kutuba dogru artmasi, bir tepe
noktasina ulagmasi (amplitiid), daha sonra esit miktarda azalarak notr (0) hattina donmesi ve
ayni yarim dalganin negatif (—) kutuba dogru ayni sekilde bu defa tersten olusmasindan ileri
gelir. EMR’lerin maddeyi olusturan atomlardaki elektrik yiikli pargaciklar (e, p*) ile
etkilesimleri, bu elektromanyetik alanlar iizerinden gergeklesir. Dalga boylar1 molekiilden
yani 10 nanometreden (10®m) kisa, saniyede ortamdan gegen dalga sayisi yani frekans1 101°
Hertz’ten yiiksek ve enerjileri 10?2 eV (kilo elektron—Volt)’un iistiinde olan EMR’ler (X-
1sinlart ve y- 1sinlar) iyonizan Ozellige sahiptirler. Biraz daha uzun dalga boyundaki ultra
viyole (mor Otesi) 1sinlar ise iyonizasyona neden olamasa dahi, transfer ettikleri enerji ile
atomun dis yoOriinge elektronlarinin bir {ist yoriingeye ¢ikmalarina (eksitasyon/uyarilma) ve
kolayca atomlar arasi yeni kimyasal baglar olusturmalarma yol agar. Bu nedenle agik
tenlilerde malign melanom ve diger cilt kanserlerinin en 6nemli etkeni, derindeki hiicrelere
ulasamayan, ancak ciltteki hiicrelerin DNA’larinda kiriklar meydana getirebilen ultra viyole
isinlaridir. X ve y- 1sinlari ise, dozlari derinlikle birlikte azalsa da, cilt ve cilt altindaki derin
dokularda DNA hasarlar1 olusturabilmektedir. Iyonizasyon ve eksitasyon yapmayan, ancak
elektronlarda titresime (rezonans), dolayisiyla maddede 1sinmaya neden olan daha uzun dalga
boyundaki EMR’ler, non-iyonizan (iyonlastirict olmayan) radyasyonlar olarak
siiflandirilirlar. Dalga boylarinin artig sirasina gére bunlar goriiniir 151k, infra ruj (kizil 6tesi)
isinlar, mikro dalgalar ve radyo dalgalar1 olarak siralanirlar. Pargacik radyasyonlari ise
adindan da anlasildig: gibi, belirli bir kiitlesi olan atom alt1 pargaciklarindan olusur. Timii bir
kinetik enerjiye (hiza) ve iyonizan etkiye sahiptir. Bu etkileri ve doku i¢inde durdurulmadan
once kat edebilecekleri mesafe (range/menzil), kinetik enerjilerine (kiitlelerinin hiz ile olan

fonksiyonu) bagl olarak artmaktadir. Bu parcacik radyasyonlarindan o ve B 1sinlar1 dogal ya



da yapay radyoaktif atom cekirdeklerinden belirli hizlarda/enerjilerde firlatilirken, lineer
akselerator (linak) ve siklotron gibi insan yapimi cihazlarda elektronlar, protonlar, ndtronlar
ve agir iyonlar ¢ok daha yiiksek hizlarda/enerjilerde clde edilebilmektedir. Eksternal RT’de
kullanilan linak cihazinda dogrusal olarak hizlandirilan elektronlar ve bunlarin tungsten
hedefe carptirilmasiyla elde edilen yiliksek enerjili X-1sinlar1, kontrollii olarak tiretilebilir ve
istenildigi anda kesilebilir. Buna karsin kobalt-60 (Co-60) gibi radyoaktif elementlerden
kesintisiz yayinlanan y-1sinlar1 mono enerjetiktir ve yar1 omiirlerine uygun olarak dozlari
zamanla azalmaktadir (6,7).

Radyoterapi uygulama sekline gore 3 guruba ayrilir;

1. Eksternal tedavi (uzak mesafeden yapilan 1sinlama, teleterapi): Radyasyon kaynagi
ile hasta cildi arasinda belirli bir mesafe vardir, dolayisiyla 1gin girisi hastanin cildinden
olmaktadir. Linak cihazinda iretilen X-1sinlar1 ve elektron 1silar ile Co-60 cihazindaki y
1sinlart ile yapilan tedaviler bu yontem ile uygulanir.

2. Brakiterapi (yakin mesafeden yapilan tedavi): Metal bir kilif igindeki radyoaktif
kaynaklarin cilt iizerine, doku i¢ine ve viicut bosluklarina yerlestirilmesiyle uygulanir.
Tedavilerde c¢ogunlukla sonradan yiiklemeli cihazlarla iridyum-192 (Ir-192) kaynagi
kullanilir.

3. Sistemik radyasyon tedavisi (sivi/kolloid ¢ozeltileri seklinde, ya da agizdan alinan
radyoniiklidler ile wviicut iginden/internal 1smnlama): Nikleer tip disiplininde tiroid
kanserlerinde yaygin olarak kullanildig1 gibi dozu ayarlanmis radyoaktif bir madde (6r: iyod-
131) hastaya genelde oral yoldan kapsiil i¢inde verilir. Cozeltilerin uygulama yolu ise
intravendz ya da intrakaviter olabilir. Klinikteki bir baska uygulama non-Hodgkin lenfomada
(NHL) oldugu gibi tiimér hiicrelerinde 6zgiin reseptorlerin bulundugu durumlarda (CD-20),
bu reseptdr proteinine karsi gelistirilen monoklonal antikora (ritiiksimab) baglanmis
radyoaktif bir madde (yttrium-90) intravendz yoldan verilir. Hepatoselliiler karsinomada da
yttrium-90 mikrosfer halinde transarteryel enjeksiyonla radyoembolizasyon amaciyla
uygulanmaktadir (2).

1895’te Rontgen tarafindan kesfedilmesinden sonra, X-isinlari tipta diagnostik
amagla kullanilmaya baslanmistir. Cok ge¢meden ozellikle gozle goriilebilen veya palpe
edilebilen cilt, meme, lenfoma gibi kanserler iizerindeki geriletici etkileri gozlenmistir.
Radyoaktivitenin 1896’da Becquerel tarafindan uranyum tuzlari tizerindeki deneylerde
kesfinden sonra Curie’ler toryum, polonyum ve radyum gibi dogal radyoaktif elementleri

izole etmisler ve bu maddelerden yayinlanan radyasyonlarin tiimdrler iizerinde X-151n1 gibi



etkileri oldugunu belirlemislerdir. Kisa siirede i¢inde radyum kaynaklarinin yer aldigi
Heyman kapsiillerinin intrauterin ve intravajinal olarak yerlestirilmesiyle, uterin serviks ve
endometrium kanserlerinde intrakaviter brakiterapi uygulamalarina geg¢ilmistir. O tarihlerde
iyonizasyon Ol¢limleri yapilamadigindan brakiterapi dozlari uygulanan mg radyumxtedavi
stiresi (saat) cinsinden bildiriliyordu. Rontgen tiipleri ile yapilan eksternal tedavilerde ise
ciltte goriilen hiperemi ve eritem (kizariklik), bir doz birimi olarak degerlendiriliyordu (SED:
skin erythema dose). Daha yiiksek dozlarda goriilen kuru ve yas deskuamasyon doz kisitlayici
faktor olarak kabul ediliyordu. Ulserasyon gibi daha ileri cilt reaksiyonlar1 istenmeyen yan
etkilerin baginda geliyordu. Rontgen tiipleri ile yapilan bu tedavilerde maksimum doz ciltte
olusmaktaydi (cilt dozu). Yiizeysel lezyonlar (or: cilt tiimoérleri) i¢in 50-150 keV X-igini
tireten stiperfisyel cihazlar, derin yerlesimli tiimorler i¢in ise 250-400 keV X-iginlari iireten
orthovoltaj ve siipervoltaj cihazlar kullanilirdi. Ortalama X-1s1n1 enerjisi daha diisiik olmakla
birlikte, 1sinlamay1 tanimlamak i¢in foton huzmesindeki en yiiksek enerjili (peak) X-151m1
enerjisi kullanilir. Lezyonun derinligine gore, derin doz yiizdelerini arttiran ancak doz hizini
azaltan 0.5 mm-2 mm kalinliklarda aliiminyum filtre, bakir filtre veya bunlarin kalay bir
filtreyle olan kombinasyonu (Thoraeus filtre), X-iginlarin1 sertlestirmek i¢in huzmenin
rontgen tiiplinden ¢ikis penceresinin Oniine takilirdi. 1928’de normal sartlar altinda (0°C
sicaklik, 760 mmHg basing) havanin 1 kg’inda 2.58x10* C’luk elektrik yiikii degerinde
pozitif ve negatif iyonlar olugturan X veya gama 1smn1 miktari, rontgen (R) birimi olarak tarif
edildi. Ekspozisyon (exposure) dozu olarak adlandirilan bu birim yani 1R =2,58.10* C/kg’dir.
Modern RT’de kullanilan megavoltaj foton enerjilerinde hakim olan etkilesimin compton
olayr olmasindan dolayi, dokularda absorbe edilen dozlar sudaki ile benzesmektedir. Bu
sayede doz dagilimlarini su ve su esdegeri kat1 fantomlarda silindirik kii¢iik iyon odalar ile
gercege yakin bir sekilde 6lgmek miimkiindiir. Bu o6l¢iimlerde kullanilan birim ise rad
(radiation absorbed dose, giiniimiizde santiGray/cGy) olarak adlandirilir. Tanim olarak
1Gy’lik doz, 1 kg maddede 1sinlama sonucu absorbe edilen 1 joule degerindeki enerjiye
esdegerdir (1 Gy = 1 joule/kg).

Yirminci yiizyilin ilk yarisinda edinilen klinik deneyimle gelistirilmis olan
konvansiyonel fraksiyonasyon tedavi semasi, mesai giinlerinde (cumartesi-pazar harig)
haftada 5 giin, her giin 1 tedavi ve fraksiyon basina 180-200 cGy (haftada 9-10 Gy) dozun
uygulandig1r geleneksel tedavi seklidir. Gelisen teknoloji ile birlikte fizikokimyasal ve
radyobiyolojik etkilesim mekanizmalar1 bilimsel aragtirmalarla incelenmis ve radyasyon

tedavisinde klinik deneyimle olusan zaman-doz-fraksiyonasyon (time-dose-fractionation)



semalarinin tedavi sonuglarina olan etkisi daha iyi anlasilmistir. Tedavinin baglamasi ile bitis
tarihi arasinda gecen siire, toplam tedavi dozu ve kag fraksiyonda uygulandig1 (dolayisiyla
fraksiyon dozu) hem tiimor kontroliinii, hem de saglam dokulardaki erken ve ge¢ yan etkileri
belirleyen en 6nemli faktordiir. Bunun yaninda 1silamanin doz hizi ve tedavi edilen hacmin
biiylikliigii de hasarlar1 etkileyen faktorlerdendir. Daha 6nce belirtildigi gibi tiimdr hiicreleri
ve hizli ¢ogalan saglam doku hiicrelerinin radyoduyarliklar yliksek olmasina ragmen, tedavi
sonunda sagkalan hiicreler hizla cogalirlar (akselere repopiilasyon). Tiimorlerde genelde
tedavinin 3. haftasina rastlayan bu siireden sonra fraksiyone 1s1n tedavisi belli bir siire devam
etse dahi, geriye kalan klonojen koloni olusturma 6zelligine sahip tiimor hiicrelerinde bu
ozellik ortaya c¢ikar. Tedavi sonunda bu klonojen tiimor hiicrelerinden geriye kalan olursa ve
viicudun bagisiklik sistemi bunlar1 yok edemiyorsa, tedaviden belli bir siire sonra lokal niiks
veya sistemik metastaz meydana gelir. Bu 3 haftalik siire ayn1 zamanda erken reaksiyon veren
cilt ve mukozalarda yan etkilerin goriilmeye baslandig: siiredir. Barsak kriptalari i¢in bu siire
3 gilin kadar kisa olabilmektedir. Bunun nedeni olgun/diferansiye hiicrelerin radyasyon
hasarlar1 nedeniyle yasam stirelerinin kisalmasidir. Onlarin yerini alacak hiicreler ise dokunun
bazal tabakasinda bulunan kok hiicreleri tarafindan yeteri miktarda iiretilmemektedir. Bunun
da nedeni kok hiicrelerin radyoduyarliklarinin diferansiye hiicrelerden de yiliksek olmasidir.
Eritrosit, l10kosit/lenfosit ve trombositler gibi kemik iligindeki kok hiicreler tarafindan yapilan
kan hiicrelerinin de, 1sinlanan kemik iligi oranina bagl olarak hastalarin kan sayimlarinda
(hemogram) siiratle azaldiklar1 goriiliir. Neyse ki tedavi sonlandigi andan itibaren 151n alani
icindeki normal dokunun bazal tabakasinda sag kalan kok hiicreler, hizlanmis repopiilasyonla
bu yan etkilerin gerilemesini saglar. Kan hiicreleri ise 1smmlanmamis tim viicut kemik
iligindeki hizlanan yapim sayesinde hizla kompanse edilir. Erken reaksiyonlarin yiiksek
oldugu durumlarda kalici hasarlardan kaginmak igin, tedaviye ara vermek gerekebilir.
Hastalar eger kemoterapi de aliyorlarsa, eritrosit/trombosit silispansiyon transfiizyonlar
yaninda bir sitokin olan ve kemik iglinde beyaz seri hiicre (16kosit/lenfosit) yapimini uyarici
graniilosit koloni stimiilan faktorii (G-CSF) gerektiginde uygulanabilir. Hastanin mukozit,
bulanti, kusma, ishal ve istahsizlik gibi semptomlar: takip edilmeli, gerekli oOneriler ve
premedikasyon 1ginlanan bolgeye gore onceden yapilmali, beslenme onlemleri alinarak kilo
kaybinin oniine ge¢ilmelidir. Isinlanan bolge giines 1sinlarindan korunmali, tahris edilmemeli,
sicak veya soguga maruz birakilmamalidir.

Saglam dokularin tolerans dozlar1 belirlenmistir ve bu doz limitlerinin asilmamast

gerekir. Hiicre rejenerasyonun hizli oldugu testislerde tek fraksiyonda 2 Gy, fraksiyone olarak



ise 6-8 Gy steriliteye neden olmaktadir. Ozellikle cocuklar ve adolesanlarda kemik
biiyiimesinin gergeklestigi uzun kemiklerin epifiz bolgelerindeki biiytime kikirdaklarinda 10
Gy’de biiylime geriligi, 20 Gy’de biiyiimenin tamamen durmasi siiz konusudur ve 1sindan
korunmalar1 gerekir. Overler ise 12-15 Gy 1smlandiginda oviilasyon gerceklesmediginden
sterilite gelisir. Cinsiyet hormonlari olan 0&strojen ve progesteronun overlerde sentez
edilememesi nedeniyle de hastalar erken menapoza girerler. Embriyo ve fetiis hizli hiicre
cogalmas1 ve farklilasmasi gosterdiginden iyonizan radyasyonlara maruz kalmalari
onlenmelidir. Yetiskinlerde akcigerlerin kii¢iik bir kismi 1ginlanirsa 50-60 Gy gibi yiiksek
dozlar tolere edilebilirken, 1sinlanan voliimiin artmasiyla tolerans diiser. Tiim akciger
1sinlamalarinda ise tolerans dozu 8-10 Gy gibi oldukca diisiik bir degerdedir. Goreceli olarak
daha yavas hiicre rejenerasyonu gosteren bobreklerde ise biitiin halinde toplam 18 Gy doz
uygulanmas1 halinde ge¢ donemde ilerleyici proteiniiri, hipertansiyon ve kronik bdbrek
yetmezligi goriilmektedir. 30 Gy ve istiinde 1sinlanan tiim karacigerde 3-4 ay iginde
fonksiyonlar bozularak radyasyon hepatiti gelisir. Kemik, kas ve bag dokular1 ise daha yavas
rejenere olduklarindan radyodirengli dokulardir. Ancak 50 Gy ve istiindeki dozlarda uzun
vadede fibroz ve nekroz riski de artmaktadir. Beyin, retina gibi daha da yavas rejenere olan
dokularin 1s1nlanan hacimlerine ve uygulanan toplam dozlara gore tolerans limitleri degisir.
Yetiskinde tiim beynin aldigi doz 50 Gy istiine c¢ikmamalidir. Yaslilarda demansa,
cocuklarda ise ¢cok daha diisiik dozlarda mental rotardasyona yol acabilmektedir. Omuriligin
ise 1s1nlanan uzunlugu 20 cm iizerinde ise, 2-4 ay arasinda gelisebilen miyelitten ve geg
donemde geri doniigsiiz paraliziye varabilen norolojik defisitlerden kaginmak igin, tedavi
sirasinda yetiskinlerde 36 Gy’in iistiine ¢ikilmamasina, daha kisa bir segmentin 1sinlandig
durumlarda ise 40-45 Gy’in Ustine ¢ikilmamasma dikkat edilmelidir. Kemoterapi alan
hastalarda ve 6zellikle cocukluk cagi tiimdrlerinin tedavisinde bu dozlar 12-18 Gy dozlarina
kadar distirtilmektedir. Rejenerasyon gostermeyen goziin lens tabakasinda 2 Gy tizerindeki
dozlarda ilerleyici katarakt gelisebilir, 7 Gy iistiinde opasite mutlak hale gelir.

Radyoterapi kanser tedavisinde ya kiiratif amacla, ya da palyatif amagla kullanilir. Kiir
elde etme olasiligi olan erken evre tiimorlerde, konvansiyonel fraksiyonasyonla tiimor
radyoduyarligina gore 30-70 Gy arasinda degisen tedavi dozlar1 (TD) uygulanir. Giiniimiizde
beyin ve akciger stereotaktik 1sinlamalarinda 3 cm’den kiigiik lezyonlarda 1-3 fraksiyonda 15-
30 Gy’lik ablatif dozlar uygulanilmaktadir. Kiiratif tedaviler ameliyatla ¢ikartilamayan
timorlerde, ya da organin fonksiyonunun korunmasi istenen durumlarda cerrahinin yerine

kullanilabilir (primer/definitif RT). Bu durumda hastanin genel durumu ve tliimdriin
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kemoterapiye duyarligina bagli olarak es zamanli sisplatin gibi ajanlar radyoduyarlastirici
amagla kullanilabilir (6r: nazofarenks, larenks, parametriuma infiltre serviks uteri kanserleri).
RT ayrica cerrahi rezeksiyon sonrasinda adjuvan tedavi olarakta kullanilabilir. Ornegin meme
koruyucu tedavilerde tiimor rezeksiyonu ve gerekiyorsa aksilla diseksiyonu yapildiktan sonra
RT memeye postoperatif olarak uygulanabilir. Yine meme kanserlerinde tiimér 3 cm’den
kiiciik (T1-T2a), periferik lenfatik gangliyon ve uzak organ metastazi yoksa (NO-MO) timor
¢ikartildiktan hemen sonra ameliyathanede tiimor yatagi 1sinlamasi yapilarak, RT tek seferde
tamamlanabilir (intraoperatif RT). Rektum kanserinde sfinkter koruyucu tedavilerde oldugu
gibi, ya da ekstremite sarkomlarinda ampiitasyondan kaginmak i¢cin RT, ameliyat dncesinde
timori  kiicliltmek ve cerrahinin daha uygun sartlarda yapilmasini temin etmek igin
kullanilabilir (preoperatif RT). Yine kiir elde edilebilecek remisyona girmis losemilerde, ilk
niiks yeri olan beynin proflaktik amagla 1sinlamasi yapilmaktadir. Ancak uzak organ
metastaz1 olan, yapilan tedavilerle kontrol altina alinamayan ve kiir elde etme olasilig1
olmayan hastalarda tiimore bagli semptomlarin giderilmesi amaciyla RT, kisa siireli
(hipofraksiyone) ancak fraksiyon dozu 3-8 Gy arasinda olabilen palyatif tedaviler seklinde
uygulanir. Beyin metastazlarinda kafa i¢i basing artisinin ve kemik metastazlarinda fraktiir
prevansiyonunu saglamak, vena kava siiperior sendromunda damar yolu obstriiksiyonunu
gidermek, akciger tiimorlerinde hava yolu obstrilkksiyonunu Onlemek, karaciger
metastazlarinda agriy1 azaltmak, mesane/mide, vb. tliimorlerde kanamay1 durdurmak amaciyla
ve omurilik basilarinda acil 1sinlamayla dekompresyon elde edilerek kalici norolojik

defisitin/paralizinin 6niine gegmek igin palyatif RT kullanilir (3).

RADYOTERAPIDE KULLANILAN LINEER HIZLANDIRICILAR

Eksternal RT genelde yiiksek enerjili X-isinlart ve elektron 1sinlart ile
uygulanmaktadir. Gegmiste rontgen tiiplerinden elde edilen diisiik enerjili ve penetrasyon
kabiliyeti diisiik (150-400 kV) X-isinlart ile yapilan tedavilerde giris (cilt dozu) maksimum
(%100) oldugundan, derin yerlesimli tiimoérlerin tedavisinde saglam dokular fazla miktarda
doz almakta ve bilhassa cilt reaksiyonlar1 doz kisitlayici bir faktér olmakta idi (6). Megavoltaj
X-1ginlar rontgen tiipleri ile elde edilemediginden, elektronlar1 daha fazla hizlandirabilecek
baska teknolojiler gelistirilmistir. ilk dogrusal elektron hizlandiric1 (lineer akseleratdr-linak)
cihaz, 1928 yilinda Isvegli fizik¢i Widerde tarafindan iiretilmistir. 1930’lu yillarin sonunda
daha yiiksek frekansli (daha kisa dalga boylu) mikrodalgalar tireten osilatorler gelistirilerek,

linaklardan daha yiiksek enerjili elektron 1sinlart elde edilebilmistir (6). Tiim bu gelisimleri
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takiben ilk medikal linak cihazi 1952 yilinda Londra’daki Hammersmith Hastanesi’nde
kurulmus ve bu cihazla ilk tedavi 1953 yilinda 8 MV X-isinlartyla yapilmistir (8).

Linaklar, kisaca yiiklii pargaciklar1 (elektronlar) vakum altindaki silindirik bakir bir
tip boyunca dogrusal olarak hizlandirmak igin elektromanyetik dalgalar1 (yiiksek enerjili
mikrodalgalar1) kullanan cihazlar olarak tarif edilebilir (6). Isitilan tungsten filamentten
serbestlenen elektronlar, i¢inde odaciklar bulunan tiipiin ekseni boyunca, giris ve ¢ikislarinda
3mm capinda aciklik bulunan odaciklardan gecerken, yiiksek frekansli (~3000 MHz)
mikrodalgalar kullanilarak hizlandirilir. Linak cihazini olusturan boliimler sunlardir (Sekil 1)
(6):
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Sekil 1. a) Elektron tabancasi ve yiiksek frekansh mikrodalga odaciklarindan olusan
elektron hizlandirma tiipii. b) Modern bir lineer hizlandirici cihaz
diyagrami.
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Lineer Hizlandiricilarin Ozellikleri

Klinigimizde oldugu gibi dual (iki farkli enerji seviyesinde) megavoltaj X-1s11 iireten
linaklarin hizlandirict tiiplerinin, 15 MeV seviyesinde yiiksek enerjili elektronlar iiretebilmesi
icin olduk¢a uzun olmalar1 (1-1.5 m) gerekir. Bu nedenle tedavi odasmin ¢ok yiiksek
olmamasi ve tedavi masasiin ¢ok yiiksekte bulunmamasi igin, oda zeminine paralel olarak
(longitudinal) veya oblik pozisyonda konumlandirilmistir. Isinlarin masa tizerindeki hastaya
dik olarak yonlendirilebilmesi i¢in, hizlandirilmis elektronlar tiip ¢ikisinda elektro miknatisin
(saptirict magnet) yarattigit manyetik alanda (cithazin dizaynmma goére) 90° veya 270°
saptirtlirlar.  Elektron 1sinlart yiizeysel tedaviler icin direk olarak kullanilirken, derin
tedavilerde kullanilan X-iginlarmin iretilebilmesi i¢in hizlandirilmis elektronlarin yiiksek
atom numarali ve erime derecesi yiiksek tungstenden yapilmis hedefe (target) ¢arptirilmalari
gerekir. Bu sekilde atom ¢ekirdekleri tarafindan frenlenen elektronlarin kaybettikleri kinetik
enerjiden, yiiksek enerjili X-1sinlar1 olusur (6,9,10).

Hizlandiricr tiipten gegen elektronlar 3mm ¢apinda bir demet halinde olduklarindan,
elektron 1smlarinin cihazin kafasi iginde c¢ok ince bir metal (genelde kursun) folyodan
gecirilerek sacilmalar1 saglanir (scattering foil). Bu sekilde tedavi mesafesinde yeterli
genislikte uniform bir elektron 151n demeti elde edilmis olur. Elektron huzmesinin yayilmasini
saglayan bir bagka yontem ise ince elektron huzmesine kafa i¢inde belli bir aralik boyunca
elektromanyetik tarama (scanning) uygulanmasidir. Elektronlar yiizeysel tedavilerde kullanilir
ve enerjilerine bagl olarak doku icinde belli bir derinlikten sonra durdurulmalari soz
konusudur. Bu nedenle tek alan iginlamalari seklinde uygulanir. Kolimator ve havadan
sagilacak elektronlarin tedavi alani disina sagilmalarini engellemek igin, linak kafasina
aplikatorler takilir. Derin yerlesimli timorlerin tedavisinde kullanilan X-isinlan ise, tiipten
¢ikan 3mm ¢apindaki elektron demetinin tungsten bir hedefe carptirilmasi ile hedefin diger
tarafindan elde edilir. Tungstenden yapilmis konik sekilli bir diizlestirici filtreden (flattening
filter) gegirilen X-1ginlarinin derin doz dagilimlarinin konkav degil, yiizeye paralel olmasi
saglanir (5,6). Ayn1 zamanda iki defa (tungsten target ve diizlestirici filtre transmisyonu ile)
filtrelenmis olan yiiksek enerjili X-151n1 demetindeki diisiik enerjili X-1sinlar1 da elenmis olur.
Cihazin kafasinin iginde ayrica; 15in huzmesinin kolimasyonu i¢in kullanilan birincil ve
1sinlanacak alan boyutlarinin ayarlanabilmesi i¢in kullanilan ikincil kolimatorler (¢ene/jaw),
aralarinda ise yukarida bahsi gegen sacici1 veya diizlestirici filtreler, doz monitorizasyonu icin
kullanilan 2 iyon odasi ve 1ginlama oncesi 1s1n alaninin aydinlatilmasini saglayan (1sik alani)

lamba ve ayna sistemi bulunur (Sekil 2).
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Elektron Demeti
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Sekil 2. a) Lineer akselerator cihazi b) Secilen radyasyonun tiiriine gore kolimator

sistemindeki elemanlarin konumlanmasi (5)

Ikincil kolimatdrler (karsilikli birer ¢ift X ve Y kolimatorleri) simetrik veya asimetrik
olarak ayarlanabilir. Bunlara ek olarak modern linaklarda Xi ve X kolimatorleri, ince
tungsten yaprak¢iklardan olusan hareketli ¢ok yaprakli kolimatorler (multi leaf
collimator/MLC) seklindedir. Yeni nesil MLC’ler ise dinamik IMRT tedavileri igin, 1s1n alani
boyunca hizlar1 bilgisayarla kontrol edilerek hareket ettirilebilir. Kafanin altinda ise kama
filtrelerin, koruma blok tepsisinin veya elektron 1sinlarinda ek kollimasyon i¢in kullanilan
aplikatorlerin hatasiz olarak takilabilmesine yarayan 6zel yivler vardir. Elektron 1sinlarinda
kullanilan aplikatorler, SSD 100 cm’de 5x5 ila 20x20 cm alan olusturacak sekilde farkl
ebatlardadir. Kolimatorlerden ve havadan sagilan elektronlarin tedavi alami disina
sagilmalarinin engellenmesine ve 1sin alan kenarlarindaki penumbranin daraltilmasina yararlar

(Sekil 3) (6,9,10).

Elektron Hizlandirilmasi

Lineer hizlandiric1 cihazlarinda gii¢ kaynagi, sehir sebeke alternatif elektrik akimim
dogru akima c¢evirerek modiilatdre yonlendirir. Modiilator yiliksek voltajda elektrik atimlar
(puls) tireterek birka¢c mikrosaniye gibi kisa zaman araliklariyla hidrojen thyratron tiipiinii
tetikler. Bu sinyaller es zamanli olarak magnetrona (veya klystrona) ve elektron tabancasina
gonderilir. Magnetron mikrodalga iireten bir cihazdir, yiiksek giiclii bir osilator gibi calisir ve

gelen sinyalle birka¢ mikrosaniye araliklarla mikrodalga sinyalleri olusturur. Klystron ise
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mikrodalga iiretmez, diisiik giliclii osilatorden gelen mikrodalganin genligini yiikseltir.
Magnetron (veya klystron) tarafindan olusturulan yiiksek giigteki mikrodalga sinyalleri, dalga
kilavuz sistemi ile hizlandirici tiipe girer. Elektronlar ise kiimeler halinde ayni1 dalga klavuz
sistemiyle elektron tabancasindan mikrodalgalar ile eszamanli olarak hizlandirici tiipe enjekte
edilirler. Tiipe giris enerjileri 50 keV civarindadir. lyi bir iletken olan bakirdan yapilmus,
birbirini takip eden odaciklardan (~8 cm ¢ap) olusan ve ekseni boyunca 3 mm’lik bir agiklik
bulunan silindir seklindeki vakum altindaki tiipiin igine enjekte edilen elektronlar, tasidiklar
negatif (-) elektrik yiik nedeniyle, odaciklara es zamanli olarak gonderilen ~3000 MHz
elektromanyetik alandan etkilenerek hizlanirlar. Elektronlar, adeta dalgalar iizerinde ilerleyen
bir sorf¢ii gibi, odaciktan odaciga eksendeki kanal boyunca dogrusal olarak mikro dalgalar
tarafindan hizlanarak taginmis olurlar. Tiip etrafinda bulunan odaklayici bobinler, yarattiklari
manyetik alan sayesinde elektronlarin dagilmasini engeller. Elektronlar tiipiin ¢ikisina
geldiklerinde her odacikta kazandiklar1 hizin toplami kadar bir hiza sahip olurlar. Tiipiin
uzunluguna bagl olarak 25 MeV enerji seviyesine kadar ulastirilabilirler. Tiipiin ¢ikisinda 3
mm c¢apinda olan 151n huzmesi, dar/ince huzme anlaminda “pencil beam” olarak adlandirilir.
Sagici filtreden gegtikten sonra daha genis alana yayilan bu elektron demetlerinin, aplikatoriin
olusturdugu 1s1n geometrisi nedeni ile, hesaplamalar i¢in sagici filtrenin hemen istiinde yer
alan noktasal bir kaynaktan yaymlandigi kabul edilir (sanal kaynak). Elektronlar tiip ¢ikisinda
her ne kadar monoenerjetik olsalar dahi, sagici filtre, kolimatorler ve hasta cildine ulasana
kadar i¢inden gectigi hava molekiilleri ile etkileserek bu 6zelliklerini yitirir ve belli bir enerji
spektrumu (tayfi) iginde dagilim gosterirler. X-1s1n1 olusumunda ise hizlandirict tiipten ¢ikan
3 mm ¢apindaki monoenerjetik elektronlarin tungsten hedefe ¢arpmasi sonucunda olusan X-
isinlar, radyoaktif kaynaklardan yayinlanan vy i1smlarindan farkli olarak, monoenerjitik
degildir. Hedefin diger tarafinda agir bir filtrasyona ugrarlar (transmisyon filtrelemesi).
Diizlestirici filtre tarafindan daha da sertlestirilen bu X-151n1 demeti, yumusak (diisiik enerjili)
X-1s1nlarindan tamamen armmus (bir baska deyisle spektrum daralmis) olur. Ornegin 6 MV
X-1s1minin enerji spektrumunun en yliksek degeri (pik) 6 MV iken, ortalama enerjisi 2 MV nin
biraz tlizerindedir ve 1 MV’nin altindaki X-1sinlar1 filtrelenmistir. Diizlestirici filtre (konik
sekilli kesitinden anlasilacagi gibi) X-151n huzmesi i¢inde farkli oranlarda ateniiasyona neden
olarak, hastadaki derin doz dagilimlarinin (izodozlarin) konkav degil, yiizeye paralel olmasini

saglar. Ancak doz hizinda (out-put degerinde) diisiise neden olur (6,11).
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Sekil 3. Lineer hizlandiricinin sematik gosterimi

Hareketli masa

KARBON FIBER MASA

Lineer hizlandiricilarda kullanilan tedavi masasinin posterior ve posterior gantry
acilarindan yapilan 1simnlamalarda alan iginde kalmasi nedeniyle 1s1nin kalitesini degistirmesi
(dozda 6nemli bir degisiklige yol agmasi) gerekir. Ayrica yeterli dayaniklilik ve sertlige sahip
olmasida  gereklidir. Tenis raketi seklindeki masalarin milimetrik te olsa, egilmeleri
sistematik bir hata olusturabilir ve tedavilerin dogru bir sekilde tekrarlanabilirligi gilivensiz
hale gelir (12). Yiiksek dayaniklilik, biikiilmezlik ve diisikk yogunlugu sebebiyle karbon fiber
malzemeden yapilmis masalar ve sabitleme araclari, dozu minimum azaltma etkisi ile tercih
edilen malzemedir (13). Karbon fiber, ylizde doksandan fazla karbon atomlarindan olusan
olduk¢a sert yapida hafif bir malzemedir. Kristalit yapida olup her bir kristalit ¢oklu
tabakadan olusmakta, her bir tabaka ise hegzagonal yapi seklinde diizenlenmis karbon
atomlarindan meydana gelmektedir. Hem yiiksek 1sin gegirgenligi oranina sahip olmalari,
hem de sert yapilari nedeni ile immobilizasyon araglarinda ve linak masalarinda yaygin olarak
kullanilmaktadir.

Radyoterapi sirasinda kullanilan masa veya immobilizasyon aracinin hem goriintii
(port grafi, cone beam CT) kalitesini bozmayacak, hem de tedavideki doz dagilimlarini

etkilemeyecek kadar yiiksek gegirgenlik oranina sahip olmasi gerekir. Ozellikle IMRT ve
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VMAT gibi ileri tedavi tekniklerinde 1s1n huzmesinin Oniine gelebilecek masa veya
immobilizasyon araci gibi malzemeler, dozun azalmasia ve hedef voliimdeki dozun diisiikk
kalmasina neden olabilir. Masanin dozu azaltic1 etkisi ile ilgili bir¢ok calisma yapilmustir.
Bunlardan McCormack ve ark. (13) yaptig1 ¢alismada karbon fiber masanin 1s1n zayiflatma
etkisi 180°°de % 2, 110°de ise % 8.7 araliginda bulunmustur. Poppe ve ark. (14) ise, 6 MV
X-1s1n1 i¢in yaptiklari ¢alismada 15x15 cm alan i¢in 150° gantri agisinda masa gegirgenligini
%96,8, 180° gantri acisinda ise %97,3 olarak bulmuslardir. Ayrica karbon fiber yapidaki
malzemelerin az da olsa 1sim1 zayiflatma etkisi nedeni ile, maksimum doz derinligi
degismekte, cilt dozu ise artmaktadir. Bu konuda yapilan bir¢ok calismadan biri olan
Mellenberg ve ark. (15) yaptig1 ¢caligmada 5x5 cm agik alanda yiizey dozu %8,9 ve 10x10 cm
acik alanda ise ylizey dozu %14,9 fazla bulunmustur. Benzer sekilde Kili¢ ve ark. (16) ise
10x10 cm agik alanda ylizey dozunu %14,3 daha yliksek olarak 6lgmiislerdir. Bu nedenle
IMRT ve VMAT gibi 6zellikle posterior veya posterior oblik alanlarin siklikla kullanildig:
tedavilerde, hedef volimde ayni dozun elde edilebilmesi igin, daha fazla monitér iinitesi
(MU) verilmesine gerek olacaktir. Ancak bunun yapilabilmesi i¢in ya dozlara daha 6nceden
elde edilmis olan azaltma faktorleri uygulanmali, ya da gelismis TPS’ler sayesinde masa
modellemesi yapilarak, ger¢ek kosullar sanal ortamda elde edilmis olmalidir. Masanin
azaltma faktorlerinin tedavi planindaki her alan i¢in doza uygulanmasi olduk¢a giic ve
hesaplama hatalarina agik bir yontemdir. Gelismis TPS’ler masanin sanal olarak
modellenmesine imkan vermekte ve dozu azaltic1 etkisi hesaba katilmaktadir. Ancak bunun
icin gercek linak masasmnin BT’de kesitsel goriintiileri alinarak TPS’ye konturlanarak
yiiklenmesi gerekir. Masanin orijinal Kesitleri iiretici firma tarafindan TPS’ye yiiklenmis ise,

dozimetrik kontrolleri yapilarak dogrulugundan emin olunmalidir.

RADYOTERAPI TEKNIKLERI

Uc Boyutlu Konformal Radyoterapi Teknigi (3BKRT)

Bilgisayar teknolojisindeki ve yazilimdaki gelismeler, TPS’lerde de gelismelere yol
acmistir. Doz dagilimlart 6nceki donemlerde sadece iki boyutlu olarak yapilabilirken,
giinlimiizde aksiyal BT kesitlerinden ili¢ boyutlu (3B) rekonstriiksiyon yapilarak, sagital ve
frontal kesitlerde de izodoz dagilimlarini goriintiilemek miimkiin hale gelmistir. Her iig¢
diizlemde hacimsel (volliimetrik) doz dagilimlarini degerlendirerek yapilan planlamaya 3B

planlama denir. Doz dagilimlarinin her ii¢ diizlemde goriintiilenebilir olmasi, hedef voliimii
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daha homojen bir doz dagilimiyla kapsayan ¢oklu alan planlamasinin yapilabilmesine olanak
saglamistir. Secilen 151 alanlarinin hedef voliime uygun olacak sekilde bigimlendirilmesi ve
151n alan igine veya komsu riskli organlarin belirli bir dozun altinda tutulabilmesi igin, her
1s1n alaninda 6zel koruma bloklarinin yapilmasini gerektirir. Bu korumalar i¢in daha 6nceden
hastaya 6zel fokalize bloklar kullanilirken, giiniimiizde linaklarda bulunan MLC sistemleri ile
bu islem son derece pratik ve dogru bir sekilde yapilmaktadir. Hedef voliim dikkate alinarak
MLC ile her alana 6zgii sekillendirmenin yapildigi, ¢ok alanli 1sinlamalara 3BBKRT adi verilir.,

Alanlarin planlanmas1 medikal fizik uzmani tarafindan yapilir (forward planning) (17).

Yogunluk Ayarh Radyoterapi (IMRT)

Yogunluk ayarli radyoterapi (intensity modulated radiotheraphy-IMRT), gelismis
bilgisayar yazilimlarindan yararlanarak, riskli organlarin konumuna goére 1s1n alanlarinin
icindeki doz yogunluklarinin ayarlanmasi ile yapilan planlama teknigidir. Planlanan hedef
voliime istenen toplam doz homojen olarak verilirken, her IMRT alanindaki doz 3BKRT
alanlarinin aksine non uniform olarak, yani farkli yogunluklarda uygulanmaktadir. Risk
altindaki organ (RAO) dozlarinit miimkiin oldugunca disiirmek igin, gelismis bilgisayar
programlarinin tersten planlama (inverse planning) yazilimlari kullanilir. Isin alanlarindaki
farkli doz yogunluklari, farkli optimizasyon teknikleri kullanilarak saglanir. Ancak bunun i¢in
TPS’ye hedef hacim i¢in 6ngoriilen minimum doz ve her bir RAO igin asilmamasi gereken
maksimum dozlarin girilmesi gerekir. Bir 1smn alanindaki farkli doz yogunluklari, TPS
tarafindan MLC’lerle olusturulan segmentler (alt 1sin alanlar1) ile saglanir. Hedef hacim
1sinlanirken her alanda giris ve ¢ikis dozu alan saglikli doku bolgelerinin, ilgili 151n demeti
boyunca kat edilen kalinliklarina goére almalarina miisaade edilen dozlar, segmentleri tayin
eder. Tersten planlama sayesinde her alandan yapilan non uniform 1sinlamaya ragmen hedef
volim ic¢inde homojen bir doz dagilimi saglanirken, tiimoére yakin normal dokularda ise
yiiksek bir doz gradiyenti (doz diistisii) ile maksimum koruma saglanmis olur. IMRT 6nceleri,
her 1s1n alani i¢in 6zel olarak iiretilen kompansator filtreler kullanilarak (sinirlt alan sayisinda)
uygulanmigsa da, giiniimiizde statik MLC (step-and-shoot) modunda statik IMRT (SIMRT)
olarak veya dinamik MLC (sliding window) modunda dinamik IMRT (DIMRT) olarak
uygulanmaktadir. Medikal fizik uzmanlari tarafindan 6nden (forward) planlanan alan iginde
alan (field-in-field-FIF) teknigi de oncii bir IMRT teknigi olarak kabul edilmektedir (18).
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“Step and Shoot” Teknigi

Ik kez 1994°de Bortfeld ve ark. (19) tarafindan gelistirilen bu teknikte her bir segment
icin 1smlama, MLC’lerin hedef voliim iizerindeki hareketi sonlaninca (segmentin
oOlusturulmasi sonrasinda) baglar. Isinlama bitince MLC yeni pozisyonunu alir ve diger takip
eden segment 1sinlanir. TPS’de tasarlanan segmentlerin tedavi cihazinda olusturulabilmesi
icin, MLC’lerin mekanik olarak her 151n segmentinde istenen pozisyonu almalarini saglayan

TPS ile baglantili bir elektronik kontrol sistemi vardir (20,21).

"Sliding Window"" Teknigi

Dinamik MLC ya da diger bir deyisle " sliding window "' teknigi kullanarak yapilan
bu planlamada, 1sinlama yapilirken karsilikli X3 ve Xz MLC giftleri, bilgisayar kontroli
altinda TPS’de planlandig1 gibi alan boyunca hareket eder. Ayni1 yonde hareket eden MLC
¢iftinin arasindaki 1gin agikligint ve MLC’lerin hizini, TPS’de yapilmis olan plan belirler.
TPS, 1s1nlama yapilan bu kayan ac¢iklik boyunca liflerin karsilikli hizlarini ayarlayarak (farkli
acikliklar1 pes pese olusturarak) her alanda istenilen farkli doz yogunluklarini olusturur. Bu
teknikte tedavi siiresi SIMRT teknigine gore daha kisa ve kullanilan toplam MU sayist ayni
tedavi i¢in daha azdir (22).

Voliimetrik Ark Terapi (VMAT)

Voliimetrik ark terapi teknigi, IMRT nin daha geligsmis yeni bir formudur. VMAT
tekniginde gantri hasta etrafinda donerken, i1sinlamanin doz hizi ve MLC yapraklarinin
hareketi es zamanli olarak degismektedir. Isinlama sirasinda dinamik olarak hareket eden
gantri ve MLC yapraklar1 sayesinde, bir¢ok alt alandan farkli doz hizlarinda yapilan isinlama
teknigidir. Bu sayede hedef hacimde daha konformal ve homojen bir doz dagilimi
saglanirken, normal dokular daha iyi korunabilmektedir (Sekil 4). VMAT tekniginin
IMRT’ye gore en belirgin avantaji, tedavi siiresini (dolaysiyla toplam MU sayisini) Yyariya
yakin oranda azaltmasidir (23). Bree ve ark. (24) akciger kanserli hastalar {izerinde yaptiklari
bir ¢alismada ortalama MU degeri IMRT planlarinda ortalama 985 iken, VMAT planlarinda
406 olarak bulmustur. Bu durum MU degerinde %60’a yakin azalmaya isaret etmektedir.
Boylelikle MU degerindeki azalma ile hastanin maruz kaldigi alan dis1 sekonder radyasyon
miktar1 da azalmaktadir. Bunun sonucu olarak normal dokularin daha az doz almas ile ikincil
malignite goriilme olasiligmin azalmasi séz konusudur. Ozellikle o/ orami diisiik olan

timorler igin (6r: o/f = 5) IMRT deki uzun 1sinlama siiresi (dolaysiyla daha diisiik doz hiz1)
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tiimdr kontrol olasilig1 lizerine olumsuz etki gosterebilir. Bu nedenle IMRT tedavilerinde bu
durum dikkate alinmalidir (25). Ayrica VMAT ’taki daha kisa tedavi siiresi sayesinde hasta ve
organ hareketlerinden kaynaklanan belirsizlikler de azalmakta, RT’nin etkinligi de
artmaktadir. Ayrica cihazda tedavi goren giinliik hasta sayisi artacagi i¢in, cihaz daha verimli
kullanilabilmektedir.

Sekil 4. Voliimetrik ark terapi teknigi

Voliimetrik ark terapi modalitesinde, TPS doz dagilimini belirli gantri ag1 araliklarinda
ornekleyerek hesaplar. IMRT deki gibi hedef hacimdeki minimum doz ve RAO hacimlerinde
asilmamasi gereken maksimum dozlar (ve bu hacimlerdeki farkli yiizdelerdeki farkli sinir
dozlar1) TPS’ye girildikten sonra, yazilim programi IMRT’de oldugu gibi tersten planlama
yapar. Tek bir ark araliginda (360° veya daha kiiciik agilarda) yapilacak 1sinlamada istenilen
doz dagilimmi olusturabilmek igin segmentler, TPS tarafindan i1sinlama yapilacak diger
araliklardaki segmentlerin doz dagilimina katkis1 gézoniine alinarak olusturulur. Olusan 1s1n
yogunluklarinin birbirlerine olan etkilerinin optimizasyonu gereklidir. Optimizasyon, ark agisi
(6rn. 360°) esit ac1li araliklara boliinerek elde edilen sektorlerde olusturulan 6rneklemelerden

yola ¢ikilarak yapilir (Sekil 5). Bu sekilde istenen doz dagilimi elde edilene kadar, TPS
20



bilgisayar programi hesaplama islemini geriye donerek (inverse planning) diizeltmelerle
tekrarlar (iteration). Farkli gantri, doz ve MLC hizlarinda uygulama yapabilen linaklar ve
gelismis elektronik kontrol sistemleri sayesinde tedavi, IMRT tekniklerine gore daha kisa
stirede yapilabilmektedir. Daha uygun bir doz dagilimi igin, birden fazla ark ag¢is1 kullanilarak
da planlama yapilabilir. IMRT ve VMAT tedavilerinde TPS’de olusturulan doz yogunluk
haritalart (intensity map) hasta isinlanmadan Once tedavi cihazinda QA Olgiimleri ile test

edilir.

Sekil 5. Tek ark ve sektor sayilari

TEDAVI PLANLAMA SISTEMI

Tedavi Planlama Sistemleri; 3BKRT, IMRT ve brakiterapi gibi birgok tedavi
tekniginde BT’de alinan hasta kesitleri lizerinde konturlanan hedef hacim ve RAO
hacimlerinde istenilen doz dagilimlarini hesaplayabilen, 6zel yazilimlara sahip bilgisayar
sistemleridir. TPS’de medikal fizik¢i farkli enerjilerde, farkli kaynak cilt mesafelerinde,
farkli alan boyutlarinda foton ya da elektron demetleri olusturabilir. Bu 1s1n demetleri TPS’de
3B rekonstriiksiyonla BT kesitlerinden konturlanarak olusturulan tedavi hacmi ve RAO

hacimlerinde istenilen doz dagilimlarini elde etmek igin kullanilir. TPS’ler hastada meydana
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gelecek doz dagilimlarimi hesaplamak igin, farkli 6zelliklere sahip yazilimlardan olusan
algoritmalar1 kullanir. Algoritma, ardisik olarak girilen verilerin kullaniciya sonug olarak
dontsimii  seklinde tamimlanabilir. Planlama sistemleri tedavide dokuda olusan dozu
hesaplayabilmek i¢in, daha 6nceden su fantomunda Olgiilerek sisteme girilmis her enerjideki
1sinin her alandaki derin doz yiizdeleri ve doz profillerine ihtiyag duyar. Modern TPS’lerde
farkli doz hesaplama algoritmalart bulunmaktadir (26).

Tedavi planlama sistemlerindeki doz hesaplama algoritmalar1 6l¢iim tabanli ve model
tabanl1 algoritmalar olarak siiflandirilabilir. Olgiim tabanli algoritma modelleri suda alinan
doz Olgtimlerini kullanarak doz dagilimlarimi hesaplar. Bu tip Ol¢iim tabanli modeller
genellikle tedavi araglari, hasta konturu ve doku inhomojeniteleri i¢in su gibi homojen bir
ortamdaki doz dagilimlarin1 kullanirlar. Daha sonraki yillarda meydana gelen gelismeler ile
birlikte inhomojenite diizeltmesi yapabilen 6l¢lim tabanli algoritmalar gelistirilmisse de, bu
algoritmalar yerini model tabanli algoritmalara birakmigtir. Model tabanli algoritmalar ise
suda veya hastadaki doz dagilimlarini fizik kurallarina gore hesaplar. Bu algoritmalarda
primer fotonun yolu boyunca meydana gelen lateral elektron ve foton transferleri dikkate
alinarak doz dagilimlar1 hesaplanir. Ayrica hasta igerisindeki inhomojen ortam varligindaki
yogunluk degisimlerini de hesaba katarlar. Bu nedenle 6l¢iim tabanli algoritmalara gore
model tabanli algoritmalar hastada meydana gelen doz dagilimlarimi ger¢ege daha yakin
olarak hesaplarlar (27). Son yillardaki ilerlemeler ile birlikte Monte Carlo hesaplamalarini
temel alan algoritmalar gelistirilmis olup her bir algoritma hesaplama dogrulugu ve hizi
acisindan farklilik gostermektedir. Gelisen bilgisayar sistemleri ile birlikte, doz hesaplama
dogrulugu agisindan model tabanli veya Monte Carlo (MC) algoritmalar tercih edilmektedir
(6).

Monte Carlo metodunda ana fikir 1sinlama tasariminin, gerceklestirilecek tedavi ile
kosullarin benzestirilmesi esasina dayanmaktadir. Bunun i¢in TPS’de olusturulan model, ilgili
gercek 1sinlama kosullarinin fiziksel 6zelliklerini tam olarak temsil etmelidir. Giinliimiizde
MC metodu reaktdr tasarimi, hava durumu tahmini, nano yapilar ve polimerler ile RT gibi
birgok farkli alanda kullanilmaktadir. RT uygulamalarinda MC algoritmast doz hesabi i¢in
tanimlanmis hacim iginde foton veya elektron gibi pargaciklarin nasil yol aldigini modeller.
Bu modelleme, kullanilan lineer hizlandiricinin modellenmesi dahil, hasta veya fantom iginde
tiim olas1 doz hesaplarin1 kapsar. MC, milyarlarca foton veya parcacigin madde igerisinde
iletimini (transportunu) simiile eden bir bilgisayar programidir. Foton veya parcaciklarin

etkilesimlerinin olasilik dagilimini temel fizik kanunlarini kullanarak belirlemektedir. Simiile

22



edilen parcacik sayisi ne kadar fazla tutulursa, tahmin edilen doz dagilimmin dogrulugu da o
kadar artar. Ancak simiile edilen parcacik sayist arttikca bilgisayarin hesaplama siiresi de
artacaktir. Konvansiyonel algoritmalara gore hesaplama zamaninin ¢ok daha fazla siirmesine
ragmen, MC teknigi hasta igerisinde doz dagilimini hesaplamada en dogru algoritmadir.
Ozellikle akciger gibi heterojen ortam varhiginda meydana gelen elektronik denge kaybi
(charged particle disequilibrium) durumlarinda, MC simiilasyonlart hesaplama dogrulugunda
onemli bir basar1 saglamaktadir (6). MC doz hesaplama algoritmasiyla, konvansiyonel doz
hesaplama algoritmalar1 arasinda stereotaktik isinlamalardaki doz dagilimi agisindan 6nemli
farkliliklar vardir. MC metodunun ileri tekniklerle yapilan planlamalarda ve dozimetrik
dogrulamada, en dogru dozu hesapladigi kanitlanmistir (28). Calismamizda kullandigimiz
Monaco TPS MC algoritmasi ile doz hesab1 yapmaktadir (Sekil 6).

]

4
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Sekil 6. Monaco Tedavi planlama Sistemi

VMAT KALITE KONTROLUNDE VERI ANALIZi

Yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) veya VMAT planlamalarinin ve doz
dagilimlarinin 3BKRT’ye gore daha karmasik yapida olmasi nedeniyle, TPS ile hesaplanan ve
tedavi cihazinda Olglilen doz dagilimlar1 arasindaki uyumu degerlendirebilecek 06zel
dogrulama yazilim programlarina ihtiya¢ vardir. Standart degerlendirme programlari sadece

izodoz dagilimlarim1 ve profilleri kapsamasi nedeniyle yetersiz kalmaktadir. Bazi
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arastirmacilar tarafindan bu durum arastirilmis ve 1998’de Low ve ark. (29,30) 2003’te ise
yine Low ve Dempsy tarafindan halen IMRT’de ve VMAT ta en sik kullanilan yontem olan
gama indeks (y-indeks) metodu gelistirilmistir. y-indeks metodu, istenilen noktada Ol¢iilen
dozu (measurement-m) referans olarak kabul edip, TPS’de bu noktada hesaplanan doz
(calculated-c) ile farkina (Dose Difference-ADM); ve ayrica ayni noktada olgiilen doz degeri
ile planlamada ayni dozu alan en yakin nokta arasindaki mesafe (d) tayinine (Distance to
Agreement-DTA) dayanmaktadir. TPS’de yapilan IMRT veya VMAT planlarinin y-indeks
analizinde genelde, doz farkinin (ADM) %3, mesafe farkinin (AdM) ise 3 mm i¢inde kalmasi
istenir. Bu analizde limit degerleri i¢inde kalan nokta oraninin %95 ve iizerinde olmast,
planinin yapilan testte basarili oldugunu gosterir. Sekil 7°de doz farki parametresi ADM ile;
DTA parametresi ise AdM ile gosterilmektedir.

Hesaplama Noktas:
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Sekil 7. ADM ve DTA testleri doz dagihm degerlendirme Kriterlerinin geometrik

gosterimi: a) iki boyutlu, b) tek boyutlu (29)
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DOZ HOMOJENITESI VE DOZ KONFORMALITESI

Doz homojenitesi ve doz konformalitesi, doz dagilimi kalitesinin birbirinden bagimsiz
degerlendirme hesaplamalaridir. Doz homojenitesi, hedef voliim iginde tanimlanan dozun
homojenliginin bir 6l¢iisiidiir. Doz konformalitesi ise tanimlanan doz voliimiiniin hedef voliim
ile uygunlugunun, baska bir deyisle ortiismesinin bir 6l¢iistidiir. Doz homojenite indeksi (HI)
farkli planlarin PTV’lerindeki doz farkliliklarinin karsilastirilmast i¢in kullanilir. H’nin
hesaplanmasinda kiimiilatif doz voliim histogramlar1 (DVH) kullanilir. Uluslararas1 Birimler
ve Olgiimler Komisyonu (ICRU) nun 83 numarali raporunda HI ile ilgili Sekil 8°de goriildiigii
tizere orneklemeler yapilmistir. Sekil 8’de bir hasta i¢in yapilmis 4 farkli 3BBKRT planlamasi
icin DVH’ler goriilmektedir. A’da 3 alandan (1 6n, 2 yan oblik) farkli yiikkleme kullanilarak
PTV’de uygun doz dagilimi saglanmaya calisilirken, hedef voliimde konformalite saglanmig
ancak homojenitesi ¢cok iyi olmayan bir doz dagilimi elde edilmistir. B’de karsilikli olmayan 8
alandan farkli yiiklemeli 1sinlama ile hedef voliimde hem yiiksek bir homojenite, hem de
yiiksek bir konformalite saglanmistir. C’de farkli yliklemeli 1 6n ve kama filtre kullanilan 1
yan olmak {izere toplam 2 alandan yapilan 1s1nlama ile hedef voliimde istenilen homojenite ve
konformalite saglanamazken, D’de ise 1 6n, 1 arka karsilikli 2 alandan esit yiliklemeli 1s1nlama

yapilarak homojenlik saglanmis, ancak istenilen konformalite elde edilememistir (31).

doz doz
disik homojenite i 2 B
p A yiksek homojenite
A YRk Sniomae B yiiksek konformalite
= Volim voliim
C doz doz
diigiik homojenite yiksek homojenite
diigik konformalite disuk konformalite

Sekil 8. Hedef voliim ve kritik organlarin farklhi planlamalardaki kiimiilatif
DVH’leri. Hedef voliim (batin orta hat tiimorii) mavi, riskli organ
voliimii (bobrekler) turuncu renkte, secilen referans izodoz ise kesikli

cizgiler ile gosterilmistir (31)
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Tedavi plan1 sonucunda elde edilen doz dagilimlarinda PTV ve kritik organ
volimlerindeki maksimum ve minimum dozlar, kiimiilatif DVH grafiginde degerlendirilir.
Planda hedef voliim i¢inde hedeflenen dozun %5’inden diisiik soguk noktalarin bulunmasi
istenmeyen bir durumdur ve PTV’deki homojeniteyi diisiiriir. Bir doz dagilimmin hedef
voliimde homojen olup olmadigini belirlemek icin kiimiilatif DVH kullanilarak, homojenite
indeks (HI) degerleri hesaplanir. ICRU 83 numarali raporunda verilen HI su formiille

tanimlanir:

_ D%2-D%38
D950

HI

Formiilde Dy2 hedef hacmin %2’sinin almig oldugu doz olup maksimum dozu ifade
ederken, Dogs hedef hacmin %98 inin almis oldugu doz olup minimum dozu ifade eder. Dyso
ise hedef hacmin %50’sinin almis oldugu dozdur. Bu tanima gore, HI degeri 0’a yaklastik¢a
PTV’deki doz dagiliminin homojenligi artmaktadir (31). Calismamizda kullanilan Monaco
TPS’de ise Heterojenite Indeksi tanimi da yapilmaktadir. Bu tamima gére hedef hacmin
secilen maksimum oraninin (%98 veya %95 gibi) aldig1 dozun, yine hedef hacmin minimum
oraninin (%2 veya %5 gibi) aldigi doza boliinmesi ile elde edilmektedir. ICRU 83
raporundaki tanima benzer sekilde heterojenite indeks degeri de, esasinda hedef voliimdeki
dozun homojenligini ifade eder. Ancak bu tanimda deger ne kadar 1’e yakinsa, hedef

hacimdeki doz dagilimi o kadar homojendir:

Hedef hacmin maksimum oranimn (%98 veya %95 )Jdozu

Heterojenite Indeks =
elerojenite tnaeks Hedef hacmin minimum oraninin (%2 veya %5 )dozu

Calismamizda kullanilan Monaco TPS’de heterojenite indeksi hesaplandig: i¢in ve bu
formiiliin homojenite indeksinden daha giivenilir olmasi nedeniyle, bulgular boliimiindeki tiim
HI kisaltmalar1 “Heterojenite indeks” formiilii ile hesaplanan degerler i¢in kullanilmustir.

Tedavi planlamasi sirasinda segilen izodoz voliimii ile, PTV’nin Ortiisme oranini
gosteren konformalite indeksini (CI) hesaplamak i¢in ¢ok sayida formiilasyon onerilmekle
birlikte, Van’t Riet ve ark. (32) tarafindan Onerilmis olan konformalite numarasi (CN)
formiiliiniin hem hedef hacim, hem de kritik organlar i¢in daha giivenilir bir sonug¢ verdigi

caligmalar ile gosterilmistir (33):
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TV, TV,
CN = RI - RI
TV ~ Vg

Formiilde TVRr referans izodoz ile kapsanan hedef hacmini, TV hedef hacmini ve Vg
ise referans izodozun hacmini ifade etmektedir. Formiildeki ilk oran referans izodozun hedef
hacmi kapsamasi ile ilgili uyumu gdstermektedir. ikinci oran ise referans izodoza esit ya da
daha yiiksek doz alan ve hedef hacim disinda kalan normal doku hacminin bir gostergesidir.
Bu tanimlamaya gore CN’nin 1’e esit oldugu durumda referans izodoz tam olarak hedef
hacmi birebir kapsamakta ve normal doku (saglam organ) korumasi tam olarak
saglanmaktadir. Bu degerin 0’a yaklagmasi ise, konformalitenin tam olarak saglanmadigi
gostermektedir. Bir baska deyisle ya referans izodoz hedef hacmi kapsamakla birlikte digina
da tagsmakta, ya da hedef hacmi tam olarak kapsamamaktadir. Calismamizda kullandigimiz
Monaco TPS’de CN degerini hesaplanmakta ve plan degerlendirmelerinde kullanilmaktadir.
Bu nedenle ¢alismamizda biitiin planlamalardaki degerlendirmelerde, CN degerleri goz Oniine

alinmistir.
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GEREC VE YONTEMLER
GERECLER

Kullanilan Cihaz ve Yazihhmlar
Elekta Infitiy Linak Cihaz

Linak Tedavi Masasi1

Monaco Tedavi Planlama Sistemi
Matrix

IMRT Fantom

CCO04 iyon odas1

N o o a &~ wDbh e

Elektometre

Elekta Infitiy Linak Cihaz

Calismamizda kullanilan Elekta Infinity marka (Elekta AB, Stockholm, Sweden) linak
cihaz1 6 ve 15 MV enerjili iki foton, 6, 9, 12, 15 ve 18 MeV enerjili bes elektron 1s1nina sahip
bir lineer hizlandiricidir. Linak cihazinin kafasi i¢inde diger linaklara benzer olarak sirayla
sabit birincil (primer) kolimatdr, foton 1sinlarinda devreye giren diizlestirici filtre, monitor
iyon odas1 ve elektron 1sinlamalarinda devreye giren sacici filtre, motorize kama filtre ve 151k
alan aynasi bulunmaktadir. X yoniinde hareket eden ve izomerkezde 0,5 cm kalinliginda iki
tarafta toplam 160 adet MLC (Agility Head) bulunmaktadir. Back-up kolimatérii bulunmayan
MLC sisteminde her bir lif 3,5 cm/sn hizinda olup 9 cm kalinligindadir (34). Onun altinda ise
Y yoniinde maksimum 9 cm/sn hiz ile hareket edebilen 7,7 cm kalinhiginda kolimator

bulunmaktadir. Y kolimatorii, arkasina 3 cm kalinliginda bir diyafram eklenerek alan digina
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dogru daraltilmis bir yapidadir. Bu sayede kolimatoriin toplam agirhigi azalmis, hareket
kabiliyeti artmig ve 6zellikle dinamik tedavilerde daha kisa tedavi siiresi saglanmistir.

Elekta Infinity cihazina ait MLC’lerin her bir taraftaki lif grubu, liflerle es zamanl
harekete olanak saglayan hareketli lif klavuzuna (dynamic leaf guides/DLG) monte edilmistir.
Lifler DLG i¢inde 20 cm hareket mesafesine sahipken, DLG ise 15 cm hareket mesafesine
sahiptir. Her bir lifin alan i¢ine bakan u¢ kismi tiim alan genisliklerinde penumbray1
azaltabilmek amaci ile yarigap1 17 cm olan bir daireyi tamamlayacak sekilde yuvarlatilmistir.
Lifler arasi kagag1 oldukga diisiik tutabilmek i¢in kiiglik girinti ¢ikintilara (tongue and groove)
sahip olup araliklar1 0,09 mm’dir (35). Tiim lif hareketlerinin kontrolii optik olarak bir kamera
ile yapilir. Her bir lifin iizerine yerlestirilmis sentetik yakutlar ultraviyole 1sina maruz
kaldiginda floresan 151k yayar. Elde edilen kamera goriintiisii de linak kontrol sistemi

tarafindan kontrol edilerek MLC dogrulugu saglanmis olur.

Diaphragm Dynamic Leaf Guide

Sekil 9. Elekta Infinity Platform linak MLC yapisi1 sematik gosterimi (35)

Linak cihazinin 1smm demeti boyutlar1 izomerkezde minimum 0,5x0,5 cm ile

maksimum 40x40 cm arasinda segilebilmektedir. Cihaz ayrica IMRT ve VMAT yapabilme
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ozelligine sahip olup, cihazda megavoltaj elektronik portal goriintiilleme (EPID) yaninda yine
goriintiileme amaci ile kullanilan diisiik enerjili X-1s1m1 tiipii ve karsisinda dedektor sistemi

(CBCT) bulunmaktadir (Sekil 9).

Sekil 10. Elekta Infinity-Lineer Hizlandirici Cihaz

Linak Tedavi Masasi

Elekta marka Infinty model linak cihazinin tedavi masasi, iBEAM evo (Medical
Intelligence, Germany) model tedavi masasidir. Tedavi masasi, her biri 1.2 mm kalinliktaki
iki karbon fiber tabaka arasina yerlestirilmis 47.6 mm kalinliginda bir plastik kopiik (foam)
malzemeden yapilmistir. Karbon fiber kalinligi kanepenin kenarlarma dogru 4.5 mm'ye

yukselir (Sekil 11).
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Sekil 11. Karbon fiber masa

Monaco Tedavi Planlama Sistemi

Masanin doz dagilimlarina etkisinin gozlenmesi amaci ile yaptigimiz tim
planlamalarin hesaplamalarinda, Monte Carlo algoritmasina dayanan Monaco (v5.10) TPS
kullanilmigtir. Monaco, hem hedef voliim hem de risk altindaki organlar i¢in deger fonksiyon
secenekleri kullanarak biyolojik tabanli optimizasyon yontemini kullanan bir TPS’dir.

Monaco TPS’de optimizasyon iki asamada gerceklesir (1. ve 2. asama). Ik asamada
verilen komutlar ile hem hedef volim hem de riskli organlar i¢in doz yogunluk haritasi
olusturulur. Olusturulan bu doz yogunluk haritasi tiimér kontrol olasiligi (tumor contol
probability-TCP) ve normal doku komplikasyon olasiligi (normal tissue complication
probability-NTCP) degerlendirilmesinde istenilen kriterlere uygun bulunursa, ikinci
optimizasyon olan segmentasyona gegilir. Ik optimizasyonun daha hizli olmasi bakimindan
Pencil Beam algoritmas: kullanilirken, ikinci optimizasyonda Monte Carlo algoritmasi
kullanilir (Sekil 12 ).
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Monaco Deger Fonksiyonlar: ve Sinirlamalar

Monaco Tedavi Planlama sisteminde iki temel deger fonksiyonu tiirii vardir. Bunlar;

- Biyolojik tabanli deger fonksiyonlari

- Doz tabanli (fiziksel) deger fonksiyonlari.

Biyolojik Tabanh Deger Fonksiyonlar:

Target EUD: Hedef hacim i¢in tanimlanan (Equivalent Uniform Dose/EUD) dozun

hedef voliimde gergeklesmesine ve dagilimin da homojen olmasini saglamak amaci ile

kullanilir. Bunun igin 0.5-1 arasinda bir fonksiyon degeri (cell sensitivity value, alpha/a)

kullanilir. Bu deger hedef voliim hiicrelerinin verilen doz degerinde hayatta kalma ihtimalini

ifade eder. Eger hedef voliimdeki doz dagilimi homojen ise hedef voliimdeki ortalama doz

degeri EUD’ye yakindir. Cok sayida soguk doz alanlar1 var ise fonksiyon degerine (cell

sensitivity) bagl olarak minimum doz degeri EUD’ye yakin olur. Bu fonksiyon degerinin

artmasi ile hedef volim igindeki soguk doz noktalarinda doz homojenizasyonu saglanir

(Sekil13) (36).
Target EUD
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Sekil 13. Hedef voliim icindeki soguk doz noktalarinda sistemin calismasi icin

gerekli fonksiyon degerlerinin gosterimi (Target EUD)

Serial: Cogunlukla riskli organ voliimi i¢in kullanilir. Riskli organ volimii i¢in

tanimlanan doz (EUD) degerine gore diisiik deger fonsiyonunda (power law exponent/k) doz

voliim histograminin diisiik doz bolgesinde, yiiksek deger fonsiyonunda doz voliim

histograminin yiiksek doz boélgesinde ¢alisir (Sekil 14) (36).
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Volume

4

Dose

Sekil 14. Serial deger fonksiyonunun DVH iizerinde etkisi

Parallel: Tanimlanan riskli organ voliimii i¢in, voliimiin belirli bir oraninin alabilecegi
doz degerleri, bu biyolojik deger fonksiyonu kullanilarak yapilabilir. Bu sirada fonksiyon

degeri (power law exponent/k) degistirilerek fonksiyonun DVH {izerinde istenilen doz

noktalarinda ¢alismasi saglanabilir (Sekil 15) (36).

Walume

Ref Dase Dose

Sekil 15. Parallel deger fonksiyonun DVH iizerinde etkisi
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Doz Tabanh (Fiziksel) Deger Fonksiyonlar:

Target Penalty: Hedef hacim igin kullanilir. Istenen dozun saracag: en az hedef
voliim miktar1 (%95 veya %98 gibi) belirlenerek fonksiyon tanimlanir. Bu nedenle “Quadratic
Underdose” fonksiyonuna benzer ¢alisir. Hedef voliim i¢in Target EUD ile birlikte veya tek
basina kullanilabilir. Hedef voliimiin istenen hacminde belirlenen doz degerine ulasildiktan

sonra keskin bir doz gradiyenti elde edilmesini saglar (Sekil 16) (36).

Target Penalty

o —

S0 55 ao a5 TO TS a0 a5 S0

Threshold Dose (Gy)

Sekil 16. 72 Gy doz degeri i¢cin Target Penalty kisitlama (penalty) sayisinin

gosterimi

Quadratic Overdose: Hedef voliim ve risk altindaki organlar (OAR) igin kullanilan
doz tabanl (fiziksel) deger fonksiyonudur. Yiiksek dozu kullanici tarafindan tanimlanan esik
dozun altinda tutmaya c¢alisir. Yaninda verilen doz asim degeri (Root Mean Square/RMS

Dose Excess), deger fonksiyonu tanimlanan voliim i¢in verilebilecek limit dozu tanimlar
(Sekil 17) (36).

Quadratic Overdose
Max Dose =70 Gy
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Sekil 17. Quadratic Overdose deger fonksiyonun istenilen doza gore ¢alismasinin

sematik gosterimi
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Quadratic Underdose: Hedef voliim i¢in kullanilan doz tabanli (fiziksel) deger
fonksiyonudur. Dozu kullanici tarafindan tanimlanan esik dozun {istiinde tutmaya calisir.

Yaninda kullanilan RMS degeri, istenilen doz igin limit tanimlar (Sekil 18) (36).

Quadratic Underdose
Minimum Dose = 70 Gy

400
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300 \
250 N\
200 N\
150 AN
100 N\
50 N\

T T v v v r
-50 55 60 65 70 15 80 85 0

Penalty

Minimum Dose
Sekil 18. Quadratic Underdose deger fonksiyonun istenilen doza gore

caliymasinin sematik gosterimi

Maximum Dose: Doz tabanl (fiziksel) deger fonksiyonudur. Hedef voliim ve risk
altindaki organlar i¢in kullanilabilir. Uygulanan voliim i¢in verilen esik doz degeri gecildigi
anda calismaya baslar. Ilgili voliimiin tiim voksellerinde ¢alistig1 i¢cin zaman alic1 olabilmesi
nedeni ile yerine kii¢iik doz limit degeri kullanilarak (6r. RMS=0,1 Gy) Quadratic Overdose
tercih edilebilir (Sekil 19) (36).

Maximum Dose =70 Gy

400
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Sekil 19. Maximum Dose deger fonksiyonun istenilen doza gore calismasinin

sematik gosterimi
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Overdose DVH: Riskli organ voliimleri i¢in tanimlanan doz tabanli (fiziksel) deger

fonksiyonudur. Ilgili voliimiin belirli bir oraninin istenilen dozun iizerinde almamasini

saglamak i¢in uygulanan bir fonksiyondur (Sekil 20) (36).

A

Volume

Dose

Sekil 20. Overdose DVH deger fonksiyonun DVH’ye etkKisi

Underdose DVH: Hedef hacim igin kullanilan doz tabanli (fiziksel) deger
fonksiyonudur. Ilgili voliimiin belirli bir oranmnin istenilen dozun altinda almamasini

saglamak i¢in uygulanan bir fonksiyondur (Sekil 21) (36).

Volume

Dose

Sekil 21. Underdose DVH deger fonksiyonun DVH’ye etkKisi
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Conformality: Riskli organlar i¢in kullanilan doz tabanli (fiziksel) deger
fonksiyonudur. Ozellikle bir veya birden fazla hedef voliim etrafinda meydana gelen yiiksek
doz noktalarinda dozu azaltmak amaci ile ¢alistirilabilir. Quadratic Overdose fonksiyonunun
yerine de kullanilabilir. 0,01 ile 1.00 arasinda degisen rolatif doz smirlamasi (Relative
Isoconstraint) verilerek hedef voliim etrafinda dozun disiiriilmesi saglanabilir. Bu
fonksiyonun tiim voksellerde ¢alismasi istenmiyorsa (optimize over all voxel) Monaco hedef
voliimden itibaren 4 cm mesafeye kadar bu fonksiyonu ¢alistirirken, fonksiyonun tiim
vokselde ¢alismasi isteniyorsa fonksiyon 8 cm mesafeye kadar ¢alisir (36).

Monaco TPS’de ilk asamada dozlar Pencil Beam algoritmasi ile hesaplanir. Bu sayede
optimizasyon sirasinda daha hizli fakat daha az dogrulukla hesaplama yapilarak doz yogunluk
haritalar1 (fluence map) elde edilmis olur. Ortaya ¢ikan doz yogunluk haritas1 final doz hesab1
hakkinda yaklasik bir sonug ¢ikarir ve degerlendirmeyi gerektirir. Tiim doz dagilimlari uygun
goriildiikten sonra yapilan son doz hesaplamasi ise Monte Carlo algoritmasi ile yapilir. Monte
Carlo algoritmasinin kullanimi ile tedavi cihazinin biitiin 6zellikleri yansitilmis ve boylece

tedavi dogru bigimde modellenmis olur.

IMRT Fantom

IMRT fantomu, su esdegeri kat1 bir fantom olup QA test dlglimleri, absolut doz
Olctimleri, film dozimetri ve TLD doz karsilastirmalar1 i¢in uygundur (Sekil 32). 33x36x18
cm boyutlarinda olup yogunlugu 1.045 gr/cm® diir. %98 polistiren ve %2 TiO2’den olusmasi
nedeniyle su esdegeri olarak kabul edilmektedir. 1 cm araliklarla yerlestirilebilen dilimler
arasina maksimum 15 adet film konulmasina imkan vermektedir. Ayrica istenilen iyon
odasina uygun 6zel fantomlar1 ile birlikte bir ¢ok farkli noktada absorbe doz 6l¢iilmesine izin
vermekte ve uygun TLD plakasi ile birlikte maksimum 196 adet TLD ile dl¢lim alabilme

imkani saglamaktadir.

Sekil 22. IMRT fantom
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CC04 fyon Odas

IBA firmasi iiretimi iyon odasi, 0.04 cc olan kiiciik voliimii sayesinde kiigiik alan
dozimetrisi, doz degisiminin hizli oldugu bdlgelerde Slgiim ve stereotaktik Olglimler igin
uygun bir iyon odasidir. Su veya kat1 fantomda foton, elektron ve proton 6l¢iimleri i¢in uygun
olup, kiiciik hacmi yiiksek dogruluk ve ¢dziiniirliikle dl¢iim alinmasina olanak tanir. Iyon

odasiin ozellikleri Sekil 23°te verilmistir (37).

fyon Odas:
Voliim
Voliim Uzunlugu
Voliim Yaricap:

Duvar Materyvali

Duvar Kahnhg:
i¢ elektrot materyali
Duyarhhk
nC/Gy

Sekil 23. Kullanilan CC04 silindirik iyon odasimin ézellikleri

Elektrometre

Foton ve elektron 1sin dozu oOlgiimiinde kullanilan IBA Dosel marka elektrometre;
sirastyla R, R/dak, Gy, Gy/dak, Sv/saat; Amper ve Coulomb cinsiden doz, doz hiz1 ve akim
degerlerini okuyabilen bir dozimetri cihazidir (Sekil 24). Polarite voltaji 0-400 V olan
dozimetreye, sicaklik ve basing diizeltmeleri i¢in Olglim anindaki ilgili degerler
girilebilmektedir. Foton igin 6lgiim araligi 70 kV-40 MV’tur. Elektron demetlerinde ise 50
MeV enerjiye kadar her megavoltaj enerjide 6l¢tim yapilabilmektedir (38).

Sekil 24. DOSE1 model elektrometre
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I'mRT MatriXX 2D-Array

IBA marka I'mRT MatriXX 2D-Array dozimetri sistemi iki boyutlu dozimetrik
karsilastirmalar, absorbe doz, simetri ve diizgiinliik testleri i¢in kullanilan bir diizenektir
(Sekil 25). Ayn1 zamanda IMRT planlamalarmin dozimetrik kontrolleri de yapilabilmektedir.
Maksimum o6l¢iim alani1 24.4x24.4 cm olup 4.5(0Q)x5(h) mm boyutlarinda 1020 adet iyon
odasindan olusur. Iyon odalarmin hacmi 0.08 cc’dir. Her bir iyon odasmin merkezi arasindaki
uzaklik 7.62 mm’dir. Agirhg yaklasik 10 kg olup yiiksekligi 6 cm’dir. Iyon odalarmin aktif
ol¢iim noktasi ylizeyden 3 mm asagidadir. Coziiniirliigii 0.42 Gy/nC veya 2.4 nC/Gy’dir. Bu
sistem ile Ol¢iilen doz haritasi, OmniPro-I’'mRT yazilim programi (version 2.00) kullanilarak
TPS’nden elde edilen veriler ile karsilagtirilir. AAM 3 mm mesafe ve ADM + %3 doz farki
kriterlerini kullanarak y-indeks analizi yapabilen OmniPro programi sayesinde, hizli doz

diistisiiniin oldugu bolgeler gozden kagmadan incelenebilir (39).
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Sekil 25. ’mRT MatriXX 2D-Array

YONTEMLER

Calismamizda Trakya Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dalinda tedavi edilmis 5 akciger kanserli, 5 prostat kanserli, 5 bag-boyun tiimorli ve 5 beyin
metastazina sahip hastanin tedavi planlari retrospektif olarak degerlendirmeye alinmistir.
Hastalarin doz dagilimlarinda masanin meydana getirebilecegi farkliliklar1 gézlemleyebilmek
amaci ile, masanin efektif olarak alan iginde daha fazla kalma ihtimalinin oldugu VMAT
tedavileri hasta seciminde temel kriter olmustur. Caligmamizda tiim hasta grubunda, masa
varken ve yokken doz dagilimlarinda meydana gelebilecek farkliliklarin bu farkliliklarin hasta

QA sonuglarina ve absolut nokta dozlarina olan etkisinin arastirilmasi amag¢lanmustir.
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Hasta Secimi

Anabilim Dalimizda tedaviye giren kiiratif hasta grubu, komplike tedavi modaliteleri
olan IMRT veya VMAT tedavi planlar1 ile Monaco TPS’de planlanmakta ve Elekta Infinty
cihazinda tedaviye alinmaktadir. Monaco TPS, Monte Carlo algoritmasi kullanan bir sistem
olmast nedeni ile masanin doz dagilimma olan etkisinin gz Oniine alinmasi ve hasta
planlamalarinda optimizasyona dahil edilmesi tavsiye edilmektedir. Bu nedenle ¢alismamizda
baslica kiiratif hasta gruplardan (akciger, prostat, bas-boyun ve beyin metastazi olmak tlizere)
beser adet hasta segilerek mevcut goriintiiler lizerinden masanin dahil edildigi planlamalar1

tekrar yapilmis, doz dagilimindaki farkliliklar degerlendirilmistir.

Doz Dagilimlari

Tiim hasta gruplarinda tedavi planlar1 VMAT teknigi ile yapilmis olup doz dagilimlari
Monaco TPS’de Monte Carlo algoritmasi kullanilarak her bir hastalik grubuna 6zel olan doz
kriterleri kullanilarak hesaplatilmistir. Her bir grup icin kullanilan doz kriterleri asagidaki
gibidir.

e Akciger kanseri doz kriterleri

Hedef voliimiin (PTV) %95°1 dozun en az %95 ni almal

Toplam Akciger V20 < %30, Dort < 18 Gy
Kalp Dot <30 Gy
Medulla Spinalis Dmaks < 45 Gy

(V20: 20 Gy alan akciger volumii, Dort: Ortalama doz, Dmaks: Maksimum doz)

e Prostat kanseri doz kriterleri
Hedef voliimiin (PTV) %95°1 dozun en az %95 ni almal

Rektum 70 Gy < %20, 47 Gy < %53
Mesane 70 Gy < %30, 47 Gy < %53
Sag ve sol femur 50 Gy < %10

e Bas-Boyun kanseri doz kriterleri

Hedef voliimiin (PTV) %95°1 dozun en az %95 ni almali

Medulla Spinalis Dmaks < 45 Gy
Sag ve sol parotis Dort < 26 Gy
Beyin sap1 Dmaks < 54 Gy
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e Beyin metastazi doz kriterleri

Hedef voliimiin (PTV) %95°1 dozun en az %95 ni almali

Sol- sag lens Dmaks < 4-5 Gy

Sol- sag goz Dmaks < 50 GY, Dort < 35 Gy
Optik sinir Dmaks < 50 Gy

Beyin sap1 Dmaks < 50 Gy

Optik kiazma Dmaks < 50 Gy

Tim hastalik gruplari icin Monaco TPS’de yapilan VMAT tedavi planlarinda
kullanilan deger fonksiyonlari, her hastalik grubunda hastanin hedef ve riskli organ
volimlerine bagli olarak degismekle birlikle, Sekil 26’da verilen 6rnege benzer olarak

kullanilmuastir.

A s»Cr1 §ysscn M1 ol Vokane OV

Molume (%)

IMRT Constraints

4 & | Pareto Constrained. | IMRT Parameters

Structure ] Cost Function ] Enabled | Status Manual Weig! ht Reference Dose cGzz Multicriterial | Isoconstraint | Isoeffect | Relative Impact
PTV ~ | Target Penalty | M |on r 1.00 3900.0 3775.9
| Quadratic Overdose | ¥ Jon L 0.01 4050.0 50.0 2.9

1| prvms ~ | Maximum Dose ¥ |on r 0.45 1800.0 1804.2 ++
Ii‘ R Lung ~ | Parallel v On ] 0.01 2000.0 ] 30.00 9.69
| serial ¥ [on r 0.01 W] 1500.0 486.5
[ patient ~ | Quadratic Overdose v On o 0.01 2500.0 ] 50.0 26.9
| Quadratic Overdose ¥ |on r 0.01 3900.0 ] 50.0 0.7

Maximum Dose ¥ |on r 5.82 4000|4091 e

e i Vv On - 11.87 2] 0.50 0.47 ++++

«dick to add a new structure>

Sekil 26. Bir akciger hastasi icin yapilan doz deger fonksiyonlarinin gosterimi
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Akciger kanseri

Tiim hastalar es merkezli kismi ark

PTV Target Penalty, Quadratic Overdose
Kars1 akciger Parallel, serial

Toplam akciger Parallel, serial

Kalp Parallel, serial

Spinal kord Maximum dose

Kalan hasta volimiu

Quadratic Overdose, Maximum dose, Conformality

Prostat kanseri

Tiim hastalar es merkezli tam ark

PTV

Target Penalty, Target EUD, Quadratic Overdose

Rektum

Parallel, Maximum doz

Mesane

Parallel

Femur baslari

Overdose DVH

Kalan hasta volimi

Quadratic Overdose, Maximum dose, Conformality

Bas-Boyun kanseri

Tim hastalar es merkezli tam ark

PTV

Target Penalty, Target EUD, Quadratic Overdose

Parotisler

Parallel

Medulla spinalis

Maximum dose

Beyin sap1

Maximum dose

Kalan hasta volimii

Quadratic Overdose, Maximum dose, Conformality

Beyin metastazi

Tim hastalar es merkezli tam ark

PTV

Target Penalty, Target EUD, Quadratic Overdose

Lens

Maximum dose

Goz

Serial

Kalan hasta volumi

Quadratic Overdose, Maximum dose, Conformality
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Yapilan planlamalarin degerlendirme asamasinda karsilastirma amaci ile kullanilan
doz parametreleri, her hastalik grubuna 6zel olarak asagida verilmistir. Tiim gruplarda hedef
voliim (PTV) i¢cin dozun %95’ini alan voliim (V95), dozun %100’linii alan voliim (V100),
maksimum  (Dmaks), minimum (Dmin) ve ortalama doz (Dort) tiim karsilagtirmalarda
kullanilmistir. Ayrica tiim planlamalarda HI (heterojenite indeksi) ve CN (konformalite
numarasi) degerleri ile toplam segment sayist (SS) ve MU degerleri karsilastirmalara dahil
edilmistir. HI degeri i¢in hedef hacmin maksimum orani olarak %95, minimum oran1 olarak
ise %5 alinmis ve degerler ona gore hesaplatilmistir.

e Akciger kanseri

Toplam akciger Dort, V20
Kalp Dort
Medulla spinalis Dmaks

e Prostat kanseri

Rektum V70(%), V4T (%)
Mesane V70(%), V47(%)
Femur baslari (sag ve sol) Dmaks(%0)

(V70: 70 Gy alan voliim, V47: 47 Gy alan voliim)

e Bas-Boyun kanseri

Medulla Spinalis Dmaks
Sag ve sol Parotis Dort
Beyin sap1 Drmaks

¢ Beyin metastazi hastalari

Sol- sag lens Drmaks
Sol- sag goz Dmaks
Optik sinir Dmaks
Beyin sap1 Dmaks
Optik kiazma Dmaks
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[lk olarak tiim hasta gruplarinda tedavi planlamalari masa planlamaya dahil edilmeden
(M-) yapildi ve hastalara ait hedef voliim ve kritik organlardaki doz dagilimlari, HI ve CN
degerleri, toplam segment sayisi (SS) ve MU degerleri elde edildi.

Ikinci asamada M- planlamalara her hasta i¢in planlamalara masa voliimii ilave edildi
ve yeniden hesaplama yapildi (recalculate). Elde edilen bu yeni planlamalardaki (M+) doz
dagilimlarinda, sadece masanin dozu azaltma (ateniiasyon) etkisinin gézlenmesi amaglandi
(M- ve M+ planlamalarda segment sekli, sayis1 ve MU degerleri sabit kalmaktadir).

Uciincii asamada ise masa optimizasyona dahil edilerek (M+opt) planlamalar yeniden
hesaplatildi. Bu sayede doz dagilimindaki degisimin yaninda HI, CN, toplam segment sayisi

(SS) ve MU degerlerindeki degisimin gézlenmesi amaclandi.

Elekta Infinity tedavi cihazinda kullanilan iBEAM evo tedavi masasmin voliim
bilgileri tiretici firma tarafindan Monaco TPS’ye yiiklenmis durumda oldugundan, masanin
kesitsel goriintiilerinin tekrar alinmasina gerek duyulmadi. TPS’nin hafizasinda bulunan masa
voliimii, tlim hastalar i¢in hafizadan c¢agirilarak sadece konumlandirma yapildi. Masanin
ylizeyini olusturan karbon fiber ile i¢ yiizeyini meydana getiren kopiik yapinin (foam core)
elektron yogunlugu (elektron dansitesi/ED) degerleri bir¢ok aragtirmanin konusu olmakla
birlikte, ¢alismamizda TPS’de doz dagilimlar1 hesaplatilirken tiretici firma tarafindan verilen

degerler kullanildi (EDkarbon fiber = 055, EDfoam core — 0040)

Kalite Kontrol (Quality Assurance-QA)

Sonraki asamada ise her gruptaki hastaya 6zel yapilmis planlarin tedavi cihazinda
dozimetrik QA test asamasina gecildi. M- planlamalarda QA o6lgiimleri yapilirken, segment
sekil/sayr ve MU degerleri M- planlamalarindakiler ile ayni kalmak iizere elde edilen M+
planlamalar i¢in, ayr1 bir QA Ol¢iimii yapilmasina gerek duyulmadi. Diizenegimizdeki QA
Olclimleri, 1sinlama siireleri boyunca degisen segmentlerin iki boyutlu kontroliinii
icermektedir. Bu nedenle 1sinlama parametreleri ayni kalan M- ve M+ planlarin QA sonuglari
arasinda bir fark tespit edilmemistir. M+opt planlamalarda ise TPS’de masa modellemesi
ilave edildikten sonra optimizasyon yaptirilarak doz dagilimlari hesaplatilmig, M- ve M+
planlamalardan farkli segment sekline/sayisina, tedavi siiresine ve doz dagilimina sahip yeni
planlar elde edilmistir. Degisen parametreler nedeniyle M+opt planlar1 i¢in ayrica QA
Olctimleri yapilmig ve sonuglar TPS’de hesaplatilan QA degerleri ile karsilagtirilmigtir. Tiim

QA O6lgiimleri ImRT MatriXX 2D-Array dedektor sistemi kullanilarak yapilmustir. Tiim
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olgtimler y-indeks analizine tabi tutularak, ADM +%3 ve AdM 3 mm kriterlerine gore TPS
QA degerleri ile %95 ve iizeri uyum veren planlar basarili olarak kabul edilmistir. Tedavi
cihazinda yapilan tim 1sinlamalar meydana gelebilecek dozimetrik farkliliklarin

onlenebilmesi amaci ile ayni set-up kosullarinda ayni giin yapilmistir (Sekil 27).

Sekil 27. Tiim hastalar icin I mRT MatriXX 2D-Array ile yapilan dozimetrik

kalite kontrol él¢iim diizenegi

Nokta Doz Ol¢iimii

Calismamizin son asamasinda ise TPS’de modellenen IMRT fantomundaki iyon odast
merkezinde hesaplanan absolut doz ile, cihazda ayn1 noktada elde edilen absolut doz 6lgiim
sonuglart M- ve M+opt planlarinda karsilastirildi. Bunun nedeni masanin TPS’de dogru
modellenip modellenmediginin kontrol edilmesidir. Bu amagla merkezine CC04 iyon odasi
yerlestirilmis IMRT fantom, BT cihazinda 3 mm’lik kesitler halinde tarandiktan sonra TPS’ye
aktarildi. Masa modellenmesi igin ise tiretici firma tarafindan verilen masa voliimi konturu ve
masa voliimiine ait elektron yogunlugu degerleri (EDkarbon fiber = 0,55; EDfoam core = 0,040)

TPS’ye girildi. Doz dagilimlari 6nce masa modellemesinin yapilmadigi M- planlarda , daha
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sonra masa modellemesinin yapildigt M+opt planlarda, 6 MV foton enerjisi ve 10x10 cm
referans alanda, masa diizlemine dik ve oblik olmak iizere 20°’lik farklarla 7 farkli gantri
acisinda (120°, 140°, 160°, 180°, 200°, 220°, 240°) hesaplatildi. TPS’de her bir agidan 100
MU degerine karsilik iyon odasi merkezinde meydana gelen absolut doz degeri, daha sonra
tedavi cihazinda yapilacak olglimlerle karsilastirma amact ile kaydedildi (Sekil 28). Tim
hesaplamalarda Monte Carlo algoritmasi kullanildi ve TPS’ye grid degeri 0.3 cm olarak
girildi.

DL OSSN ] puDoe 25 O Ao 0.1 S [Mwoos ] 0ok 107361 O 3
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Sekil 28. TPS’de IMRT fantom iizerinde masanin nokta doz élgiimlerine etkisinin

hesaplatilmasi a) M+ planlama b) M- planlama

Daha sonra TPS’den elde edilen absolut doz degerlerinin tedavi cihazinda ayni
kosullarda yapilan 6l¢iim sonuglari ile karsilastirabilmesi amaci ile, icerisine iyon odast
(CC04) vyerlestirilmis IMRT fantom linak cihazindaki iBeam evo tedavi masasina
yerlestirilerek 6l¢iim diizenegi hazirlandi (Sekil 29). Ayni enerji, alan biiylkligii ve gantri
acilarinda 1sinlamalar yapildi. TRS-398 protokoliine uyularak 6lgiimler her bir gantri agisinda
ticer defa tekrarland1 ve elde edilen degerlerin aritmetik ortalamasi alinarak absolut doz
degerleri hesaplatildi.

TPS’de masa modellemesi yapilarak ve yapilmadan elde edilen absolut doz degerleri
ile 6l¢iim sonuglar1 karsilastirilirken aralarindaki yiizde (%) fark degeri, asagidaki formiile

gore hesaplatildi.

(8lgiim-hesap(TPS))
X

dleiim

% fark = 100
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Sekil 29. IMRT fantom kullanilarak masanin nokta doz olciimlerine etkisinin

arastirilmasi
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BULGULAR

Calismamizda akciger, prostat, bas-boyun ve beyin metastazi olmak iizere dort farkl
hastalik grubuna ait beser adet hasta ¢alismaya dahil edilmis ve farkli parametreler {izerinden

degerlendirmeleri yapilmistir. Elde edilen tiim sonuclar asagidaki gibidir.

Doz Dagilimlari

Tiim hastalik gruplarina ait hedef volim (PTV) ve riskli organ dozlarinin ii¢ farkl
planlama sonucunda elde edilen dozimetrik degerleri alinmis ve tablolar seklinde verilmistir
(Tablo1-2-3-4-5-6-7-8). Ayrica yine ii¢ farkli planlamadan elde edilen monitor unit (MU)
degerleri ile segment sayilar1 Tablo 9°da verilmistir. Her hastalik grubuna 6zel olarak yapilan

istatistiksel degerlendirmeler ise Tablo 10’da verilmistir.

Akciger Kanseri

Tablo 1. PTV i¢in V95 degerleri

HASTA PTV V95
M- M+ M-+opt
1 101,9 100,6 102,0
2 96,5 96,5 98,1
3 97,8 96,3 97,6
4 99,8 98,1 98,9
5 95,1 93,7 93,6
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Tablo 2. PTV i¢in V100 degerleri

HASTA PTV V100
M- M+ M-+opt
1 96,4 93,5 96,1
2 76,1 76,2 86,1
3 81,1 80,6 82,5
4 91,3 88,8 87,9
S) 76,1 76,4 74,5
Tablo 3. PTV’de elde edilen Dmaks, Dmin Ve Dort degerleri
HASTA PTV
M- M+ M-+opt
Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort
1 109,8 96,4 103,55 109,9 93,5 1024 109,5 96,1 103,7
2 1058 76,1 99,8 106,0 76,2 99,7 106,2 86,1 100,4
3 106,2 81,1 100,8 103,8 80,6 99,4 106,2 82,5 1004
4 1085 914 1015 106,6 88,8 100 108,1 87,9 100,8
5 109,3 76,1  100,7 107,9 76,4 99,5 109,1 74,5 99,9
Tablo 4. Toplam akciger Dort degerleri
HASTA Toplam Akc Dort
M- M+ M-+opt
1 1176,7 1165,9 1171,9
2 1058,1 1058,0 1063,2
3 430,3 426,5 4247
4 547,3 539,6 559,4
5 1015,3 1004,3 10141
Tablo 5. Toplam akciger V20 degerleri
HASTA Toplam Akc V20
M- M+ M-+opt
1 24,2 24,1 24,4
2 21,8 21,8 21,6
3 6,1 6,0 6,1
4 6,3 6,2 6,3
S) 14,6 14,4 14,3
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Tablo 6. Kalp Dort degerleri

HASTA Kalp Dort
M- M+ M-+opt
1 958,2 947,9 782,3
2 1247,6 1247,7 12445
3 34,2 34,5 34,4
4 1231,4 1213,8 1152,9
5 1336,7 1324,5 1282,1
Tablo 7. Medulla spinalis Dmaks degerleri
HASTA Medulla Spinalis Dmaks
M- M+ M-+opt
1 2685,7 2600,0 25721
2 1597,9 1601,4 1948,2
3 1610,5 1581,1 1617,2
4 904,7 901,1 900,9
5 3231,6 3206,9 3185,4
Tablo 8. HI ve CN degerleri
HASTA HI - CN
M- M+ M-+opt
HI CN HI CN HI CN
1 1,03 0,79 1,04 0,84 1,04 0,80
2 1,06 0,48 1,06 0,48 1,04 0,70
3 1,05 0,38 1,05 0,39 1,05 0,71
4 1,03 0,93 1,04 0,53 1,04 0,83
5 1,09 0,74 1,10 0,55 1,10 0,64
Tablo 9. MU ve Segment sayilari
HASTA MU-SS
M- M+ M+opt
MU SS MU SS MU SS
1 924 123 924 123 930 121
2 1004 121 1004 121 771 127
3 805 116 805 116 833 122
4 1096 127 1096 127 1044 129
5 765 99 765 99 896 110
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Tablo 10. Akciger kanseri tamii hastalara ait tiim parametreler icin istatistiksel

degerlendirme sonuclari

M- M+ M-+opt
Akciger Kanseri p
(AO£SD)* (AO+SD) (AO+SD)
V95 98,2242,68 97,04+2,53 98,04+3,01 0,068
V100 84,20+9,22 83,10+7,73 85,42+7,88 0,433
PTV Dmaks 107,92+1,81 106,84+2,26 107,82+1,56 0,110
Dmin 84,22+9,24 83,10+7,73 85,42+7,88 0,435
Dort 101,26+1,39 100,20+1,25 101,04+1,52 0,089
V20 14,61£8,45 14,52+8.,45 14,52+8,42 0,426
Toplam
Akeiger Dot | 845,54+333,55 | 838,86+332,39 | 846,66+332,14 | 0,089
Kalp Dort 961,62+537,44 | 953,68+533,04 | 899,24+522.,43 0,091
Medulla Spinalis Dmaks | 2006,08+935,4 | 1978,1+915,98 | 2044,76+877,4 | 0,497
HI 1,05+0,02 1,05+0,02 1,05+0,02 0,174
CN 0,66+0,22 0,55+0,16 0,73+0,7 0,504
MU 918,8+137,19 918,8+137,19 894,8+103,25 0,710
SS 117,2+£10,91 117,2£10,91 121,8+7,39 0,165
* (AO«£SD); Aritmetik ortalama + standart sapma
** p<0,05 istatistiksel yonden anlamli fark
Akcigerde PTV icin V95 degerlendirmesi bakimindan M+, M- ve M+opt

planlamalarinda meydana gelen doz dagilimlart arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
olmamasina ragmen (p=0.068), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalar1 arasinda
ve M+ ile M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark vardir (sirasiyla
p=0.017, 0.031).
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PTV i¢in V100 degerlendirmesi bakimindan M+, M- ve M+opt planlamalarinda
meydana gelen doz dagilimlar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark yoktur (p=0.433).
Yapilan ikili kiyaslamalarda da tiim yine tim doz dagilimlar1 arasinda istatistiksel yonden
anlamli bir fark bulunmamuistir (sirasiyla p=0.176, 0.628, 0.326).

Akcigerde PTV’de elde edilen Dmas degeri bakimindan M+, M- ve M-+opt
planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark yoktur (p=0.110). Yapilan ikili
kiyaslamalarda tiim Ol¢limler arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmamistir
(sirasiyla p=0.110, 0.519, 0.117).

Akcigerde PTV’de elde edilen Dmin degeri bakimindan M+, M- ve M+opt planlamalari
arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark yoktur (p=0.435). Yapilan ikili kiyaslamalarda
tiim Ol¢iimler arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmamustir (sirasiyla p=0.175,
0.635, 0.325).

Akcigerde PTV’de elde edilen Dort degeri bakimindan M+, M- ve M+opt planlamalari
arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasina (p=0.089) ragmen, yapilan ikili
kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalarindan elde edilen degerler arasinda istatistiksel yonden
anlamli bir fark bulunmustur (p=0.034).

Doz dagilimlarinda tiim akciger voliimiine ait V20 degeri M+, M- ve M-+opt
planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasina (p=0.426) ragmen,
yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalarindan elde edilen degerler arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.049).

Yine benzer sekilde kalp i¢in Dot degerleri bakimindan M+, M- ve M-+opt
planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasina (p=0.091) ragmen,
yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M+opt planlamalarindan elde edilen sonuclar arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.043).

Medulla spinalis Dmaks dozlar1 agisindan M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmamaistir (p=0.497).

Akcigerde HI ve CN ile MU ve SS degerleri incelendiginde ise M+, M- ve M+opt
planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmamistir (sirasiyla p=0.174,

p=0.054, p=0.71, p=0.161).
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Sekil 30. Bir akciger kanseri tanih hastaya ait ii¢c farkh planlamadan elde edilen doz

dagilmlarimin karsilastirilmasi a) M- , b) M+, c¢) M+opt planlamalar

Prostat Kanseri

Tablo 11. PTV icin V95 degerleri

HASTA PTV V95
M- M+ M-+opt
1 97,7 96,6 95,8
2 100,8 99,8 97,4
3 98,7 97,4 98,6
4 97,9 96,3 95,2
5 99,1 97,7 97,1
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Tablo 12. PTV icin V100 degerleri

HASTA PTV V100
M- M+ M-+opt
1 82,4 82,4 79,8
2 96,0 94,8 1115
3 92,9 91,8 93,3
4 89,1 87,9 86,6
5 87,0 85,4 87,3
Tablo 13. PTV’de elde edilen Dmaks, Dmin Ve Dort degerleri
HASTA PTV
M- M+ M-+opt
Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort
1 1076 824 101,2 1069 824 100,2 1074 79,8 99,7
2 1079 96,0 1029 107,2 948 102,1 1038 94,3 99,4
3 1074 929 1014 106,21 91,8 100,2 107,9 93,3 101,3
4 1074 89,1 101,1 106,4 879 99,9 108,4 86,6 100,1
5 107,7 870 1016 106,12 854 100,2 107,6 87,3 100,6
Tablo 14. Rektum V47 degerleri
HASTA Rektum V47
M- M+ M-+opt
1 25,64 24,99 24,11
2 31,37 31,05 29,86
3 15,74 15,37 15,27
4 44,89 43,58 45,29
5 61,25 60,26 66,41
Tablo 15. Rektum V70 degerleri
HASTA Rektum V70
M- M+ M-+opt
1 0 0 0
2 12,36 11,79 9,36
3 4,27 3,83 4,43
4 13,57 11,98 10,30
5 0 0 0
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Tablo 16. Mesane V47 degerleri

HASTA Mesane V47
M- M+ M-+opt
1 39,17 38,86 39,89
2 26,95 26,82 26,95
3 10,96 10,68 11,30
4 34,33 33,72 40,83
5 43,15 42,44 42

Tablo 17. Mesane V70 degerleri

HASTA Mesane V70
M- M+ M-+opt
1 0 0 0
2 6,49 6,28 5,51
3 2,87 2,80 2,94
4 8,99 8,54 7,71
5 0 0 0

Tablo 18. Sag Femur icin Dmaks degerleri

HASTA Sag Femur Dmaks
M- M+ M-+opt
1 83,78 83,37 84,46
2 60,70 60,77 52,73
3 36,34 36,16 40,73
4 37,37 38,32 44,12
5 59,64 59,74 56,85

Tablo 19. Sol Femur i¢in Dmaks degerleri

HASTA Sol Femur Dmaks
M- M+ M-+opt
1 64,42 64,55 64,01
2 52,46 51,97 53,32
3 34,13 34,61 37,77
4 44,04 43,81 39,46
5 71,95 71,73 64,04
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Tablo 20. HI ve CN degerleri

HASTA HI-CN
M- M+ M-+opt

HI CN HI CN HI CN
1 1,06 0,78 1,07 0,59 1,07 0,50
2 1,04 0,80 1,04 0,82 1,04 0,30
3 1,06 0,79 1,06 0,53 1,06 0,77
4 1,06 0,89 1,07 0,54 1,10 0,54
5 1,05 0,84 1,05 0,33 1,06 0,67

Tablo 21. MU ve Segment degerleri

HASTA MU-SEGMENT
M- M+ M-+opt

MU SS MU SS MU SS
1 814 124 814 124 810 120
2 670 120 670 120 613 122
3 748 118 748 118 779 124
4 505 144 505 144 521 144
5 869 116 869 116 809 117

Tablo 22. Prostat kanseri tamih hastalara ait tiim parametreler icin istatistiksel

degerlendirme sonuclari

. M- M+ M-+opt
Prostat Kanseri p
(AO£SD)* (AO=£SD) (AO=SD)
V95 98,84+1,23 97,56+1,37 96,82+1,34 0,015*
V100 89,48+5,25 88,46+4,94 91,70+12,05 0,368
PTV Dmaks | 107,60+0,21 106,54+0,49 107,02+1,83 0,074
Dmin 89,48+5,25 88,46+4,64 88,26+5,85 0,218
Dort 101,64+0,73 100,52+0,89 100,22+0,75 0,022*
Rektum V47 35,77+17,71 35,05+17,41 36,18+20,12 0,489
V70 6,04+6,57 5,52+6,01 4,81+4,93 0,208
Mesane Va7 30,91+£12,68 30,05+12,54 32,19+13,17 0,076
V70 3,67+3,99 3,52+3,81 3,23+3,39 0,208
Femur Baslar: Sag 55,56+19,61 55,67+£19,31 55,77+17,28 0,819
Dmaks Sol 53,40+15,2 53,33+15,06 51,72+12,75 0,459
HI 1,05+0,01 1,05+0,01 1,06+0,02 0,082
CN 0,82+0,04 0,56+0,17 0,55+0,17 0,076
MU 721,20+141,89 | 721,2+141,89 | 706,40+131,93 0,473
SS 124,40+11,34 124,4+11,34 125,40+10,71 0,368

* p<0,05 istatistiksel yonden anlamli fark
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Prostat kanseri tanilt hasta grubunda PTV i¢in V95 degerleri agisindan M+, M- ve
M-+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmus olup (p=0.015),
yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalar arasinda ve M- ile M+opt planlamalar1
arasinda istatistiksel yonden anlamli fark bulunmustur (sirasiyla p=0.043, 0.043).

PTV’de elde edilen Dmaks degerleri i¢in M+, M- ve M+opt planlamalari arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasma ragmen (p=0.074), yapilan ikili
kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli fark bulunmustur
(p=0.042).

Dmin degerleri icin M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden
anlamli bir fark olmamasma ragmen (p=0.218), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M-
planlamalari arasinda istatistiksel yonden anlamli fark bulunmustur (p=0.019).

Dort degerleri i¢in ise M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden
anlamli bir fark olup (p=0.022), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M- arasinda ve M+opt ile
M- arasinda istatistiksel yonden anlamli fark bulunmustur (sirasiyla p=0.042, 0.042).

Rektum i¢in alman V47 degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasmna ragmen (p=0.489), yapilan ikili
kiyaslamalarda M+ ile M- arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur
(p=0.018).

Mesane i¢in V47 degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark olmamasina ragmen (p=0.076), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile
M- arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.043).

Tiim planlamalarda elde edilen HI, CN, MU ve SS degerleri arasinda anlamli bir fark
bulunmazken, ikili degerlendirmelerden sadece CN degerinde M- ile M+opt planlamalar

arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.043).
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Sekil 31. Bir prostat kanseri tanili hastaya ait ii¢c farkhh planlamadan elde edilen doz

dagilmlarimin karsilastirilmasi a) M- , b) M+, c¢) M+opt planlamalar

Bas-Boyun Kanseri

Tablo 23. PTV i¢in V95 degerleri

HASTA PTV V95
M- M+ M-+opt
1 94,8 93,5 96,3
2 100,0 99,3 104,0
3 95,8 92,7 95,3
4 97,0 96,4 96,9
5 101,0 100,0 101,0
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Tablo 24. PTV icin V100 degerleri

HASTA PTV V100
M- M+ M-+opt
1 85,9 84,8 86,6
2 83,8 84,4 90,1
3 88,9 85,7 86,5
4 89,2 87,9 87,4
S) 97,4 97,3 97,0
Tablo 25. PTV’de elde edilen Dmaks, Dmin Ve Dort degerleri
HASTA PTV
M- M+ M-+opt
Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort
1 107.4 85,9 95,5 105,2 84,8 98,3 105,8 86,6 100,0
2 112,5 83,8 103,1 110,0 84,4 102,4 1146 90,1 107,1
3 106,8 88,9 99,1 102,6 85,7 95,9 107,4 86,5 99,1
4 106,7 89,2 100,0 106,3 87,9 100,0 107,3 87,4 100,9
5 110,2 974 104,0 109,5 97,3 102,8 110,5 97,0 103,3
Tablo 26. Medulla Spinalis Dmaks degerleri
HASTA Medulla spinalis Dmaks
M- M+ M-+opt
1 3354,4 3319,3 3386,1
2 2962,2 3031,5 3032,7
3 3059,1 3159,1 3052,8
4 3413,1 3374,1 3458,1
5 3197,3 3147,1 3094,6
Tablo 27. Sag Parotis Dort degerleri (cGy)
HASTA Sag Parotis Dort
M- M+ M-+opt
1 1896,4 1886,1 1915,1
2 2271,0 2257,1 2275,1
3 2194,6 2153,1 2099,2
4 1869,6 1857,6 1874,6
5 1809,0 1777,0 1777,1
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Tablo 28. Sol Parotis Dort degerleri (cGy)

HASTA Sol Parotis  Dort
M- M+ M-+opt
1 2218,1 2207,1 2169,4
2 2213,2 2191,2 2083,7
3 21445 2092,7 2018,8
4 2274,5 2254,1 2322,8
5 1954,3 1953,8 20111
Tablo 29. Beyin sap1 Dmaks degerleri
HASTA Beyin sap1 Dmaks
M- M+ M-+opt
1 3525,0 3468,9 4392,7
2 4178,9 4166,8 4366,0
3 4061,0 4051,8 3215,0
4 3872,6 3849,5 4081,1
5 3041,2 3057,7 3156,7
Tablo 30. HI ve CN degerleri
HASTA HI - CN
M- M+ M-+opt
HI CN HI CN HI CN
1 1,09 0,48 1,09 0,27 1,07 0,57
2 1,06 0,73 1,06 0,74 1,06 0,60
3 1,06 0,33 1,06 0,00 1,07 0,34
4 1,07 0,69 1,07 0,60 1,07 0,71
5 1,05 0,63 1,05 0,66 1,05 0,58
Tablo 31. MU ve Segment degerleri
HASTA MU-SEGMENT
M- M+ M+opt
MU SS MU SS MU SS
1 559 122 559 122 617 138
2 866 210 866 210 999 218
3 952 206 952 206 1119 217
4 553 134 553 134 546 136
5 961 204 961 204 974 213
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Tablo 32. Bas-boyun kanseri tanili hastalara ait tiim parametreler icin istatistiksel
degerlendirme sonuclari

M- M+ M-+opt
Bas-Boyun Kanseri p
(AO+SD)* (AO+SD) (AO+SD)
V95 97,7242,67 96,38+3,29 94,14+3,67 0,048*
V100 89,04+5,17 88,0245,36 89,524+4,42 0,449
PTV Dmaks 108,72+2,54 106,72+3,08 109,12+3,5 0,015*
Dmin 89,04+5,14 88,0245,36 89,52+4,42 0,449
Dort 100,34+3,39 99,88+2,88 102,08+3,21 0,066
Sag 2008.12+209.28 | 1986.18+207.10 | 1988.22+198.39 | 0.091
Parotis Dort
Sol 2160.92+£124.36 | 2139.78+119.43 | 2121.16£129.40 0.564
Medulla Spinalis Dmaks | 3197,22+190,8 | 3206,22+138,93 | 3204,86+201,18 | 0,952
Beyin Sap1 Dmaks 3735,744406,75 | 3718,944+455,02 | 3842,3+611,91 0,698
HI 1,06+0,01 1,06+0,01 1,06+0,01 1,000
CN 0,57+0,16 0,45+0,31 0,56+0,13 0,819
MU 778,20+£206,21 | 778,20+206,21 | 851,00+253,29 0,097
SS 175,20+43,35 175,20+43,35 184,4+43,31 0,007*

* p<0,05 istatistiksel yonden anlamli fark

Bag-boyun kanseri tanist almis tiim hasta grubunda PTV i¢in V95 degerleri
incelendiginde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
bulunmustur (p=0.048). Ayrica yapilan ikili kiyaslamalarda da M+ ile M- planlamalar ve M+
ile M+opt planlamalar arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark elde edilmistir (sirasiyla
p=0.043, 0.035).

PTV i¢in V100 degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark bulunmamis (p=0.449) olup, ayrica yapilan ikili kiyaslamalarda da

istatistiksel yonden anlamli bir bulunmamustir (sirasiyla p=0.138, 0.893, 0.225).
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PTV i¢in Dmaks degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark olup (p=0.015), yapilan ikili kiyaslamalarda da M+ ile M- arasinda ve
M+ ile M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark elde edilmistir
(sirastyla p=0.043, 0.042).

PTV i¢in Dmin degerlerinde ise M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark bulunmazken (p=0.449), yapilan ikili kiyaslamalarda da tiim degerler
arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmamuistir (sirastyla p=0.138, 0.893, 0.225).

PTV i¢in Dort degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark olmamasina ragmen (p=0.066), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile
M-+opt planlamalarindan elde edilen degerler arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
bulunmustur (p=0.043).

Sag parotis Dot dozunda ii¢ farkli planlamadan elde edilen degerler arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasina ragmen (p=0.091), ikili karsilatirmada M+ ile
M- planlamalardan elde edilen degerler arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
bulunmustur (p=0.043). Sol parotis Dort degerinde ise yine benzer sekilde {i¢ farkli planlamada
anlamli bir fark bulunmazken (p=0,564), ikili karsilastirmada M+ ile M- planlama sonuglari
arasinda istatistiksel yoden anlamli bir fark elde edilmistir (p=0.043).

Tim planlamalardan elde edilen HI, CN ve MU degerleri arasinda anlamli bir fark
saptanmazken, SS degerleri acisindan her ii¢ plan arasinda anlamli bir fark saptanmistir
(p=0,007). SS icin yapilan ikili kiyaslamalarda ise M+ ile M+opt ve M-ile M+opt
planlamalrindan elde edilen degerler arasinda anlamli fark bulunmustur (sirasiyla p=0.043,

0.043).
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Sekil 32. Bas-boyun kanseri tanih hastaya ait ii¢ farkh planlamadan elde edilen doz

dagilhimlarinin karsilastirilmasi1 a) M- , b) M+, ¢) M+opt planlamalar

Beyin metastazi hastalar:

Tablo 33. PTV icin V95 degerleri

HASTA PTV V95
M- M+ M-+opt
1 100,7 100,4 100,4
2 95,7 94,7 95,6
3 95,3 92,4 94,7
4 96,6 93,3 95,3
5 99,7 95,4 100,7
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Tablo 34. PTV icin V100 degerleri

HASTA PTV V100
M- M+ M-+opt
1 87,7 87,9 88,8
2 88,6 86,3 88,9
3 90,7 87,1 89,1
4 91,3 88,5 91,5
5 94,3 90,1 94,3

Tablo 35. PTV’de elde edilen Dmaks, Dmin Ve Dort degerleri

HASTA PTV

M- M+ M-+opt

Drmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort Dmaks Dmin Dort
110,7 87,7 104,9 110,7 87,9 104,8 110,9 88,7 104,5
106,1 88,5 100,0 105,4 86,3 99,5 105,5 88,9 99,9
108,3 90,7 100,0 104,0 87,0 97,3 105,9 89,1 99,5
1051 91,3 100,3 101,8 85,5 97,4 1058 91,5 100,2
107,4 94,3 1025 102,9 90,0 98,2 108,6 94,2 103,7

g~ W DN

Tablo 36. Sol lens Dmaks degerleri

HASTA Sol lens Dmaks
M- M+ M+opt
1 20,6 35,0 11,4
2 391,0 384,7 373,5
3 557,6 576,9 563,7
4 478,3 478,4 473,6
5 580,7 570,7 578,0

Tablo 37. Sag lens Dmaks degerleri

HASTA Sag lens Dmaks
M- M+ M-+opt
1 10,8 10,2 10,4
2 382,1 387,9 374,0
3 577,2 582,3 593,9
4 498,4 491,6 499,6
5 569,2 593,9 557,0
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Tablo 38. Sol g6z Dmaks degerleri

HASTA Sol g6z Dmaks
M- M+ M-+opt
1 28,0 36,5 28,2
2 7422 738,3 757,9
3 1862,4 1831,8 1723,7
4 1921,6 1862,0 1861,4
5 23425 2290,9 2322,1
Tablo 39. Sag g6z Dmaks degerleri
HASTA Sag g6z Dmaks
M- M+ M-+opt
1 31,4 42,7 48,0
2 652,3 633,5 620,2
3 21814 2159,8 2334,5
4 2039,0 2069,3 2045,9
5 2463,1 24179 2397,7
Tablo 40. Optik sinir Dmaks degerleri
HASTA Optik sinir Dmaks
M- M+ M-+opt
1 27,4 25,8 25,7
2 3044,1 3005,5 2972,4
3 3143,1 3071,8 2998,3
4 3103,7 3034,2 2936,7
5 2915,3 2860,9 3071,1
Tablo 41. Beyin sap1 Dmaks degerleri
HASTA Beyin sap1 Dmaks
M- M+ M-+opt
1 11,2 11,3 12,0
2 3185,3 3165,5 3208,0
3 3060,8 2931,0 30141
4 3342,2 3208,2 3322,7
5 3046,6 2952,2 3047,6
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Tablo 42. Optlk kiazma Dmaks degerleri

HASTA Optik kiazma Dmaks
M- M+ M-+opt
1 24,3 23,1 23,6
2 3087,3 3081,2 3087,7
3 32554 3210,4 3253,7
4 3208,0 3226,1 3288,6
5 3140,6 3084,6 3223,3
Tablo 43. HI ve CN degerleri
HASTA HI - CN
M- M+ M-+opt
HI CN HI CN HI CN
1 1,07 0,86 1,08 0,87 1,08 0,87
2 1,08 0,64 1,08 0,52 1,07 0,59
3 1,10 0,17 1,10 0,16 1,10 0,13
4 1,06 0,63 1,07 0,04 1,08 0,57
5 1,05 0,80 1,05 0,10 1,06 0,69
Tablo 44. MU ve segment degerleri
HASTA MU-SEGMENT
M- M+ M-+opt
MU SS MU SS MU SS
1 716 112 716 112 721 113
2 876 145 876 145 927 145
3 816 110 816 110 812 106
4 897 129 897 129 857 131
5 760 119 760 119 829 121
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degerlendirme sonuclari

Tablo 45. Beyin metastazi tamili hastalara ait tiim parametreler icin istatistiksel

M- M+ M-+opt
Beyin Metastazi p
(AO+£SD)* (AO+£SD) (AO+£SD)
V95 97,60£2,44 95,24+3,11 97,4412 87 0,021*
V100 90,53+2,57 87,98+1,43 90,52+2,39 0,074
PTV Dmaks 107,52+2,15 104,96+3,47 107,34+2,35 0,036*
Dmin 90,50+2,59 87,34+1,73 90,48+2,36 0,074
Dort 101,54+2,15 99,44+3,12 101,56+2,34 0,041*
Sag 407,54+235,17 413,184+240,02 406,98+236,84 1,000
Lens Dmaks
Sol 405,64+227,75 409,164+223,39 400,04+232,16 0,247
Sag | 1473,44+1067,03 | 1464,64+1057,15 | 1489,26+1081,90 | 0,640
G0z Dmaks
Sol 1379,34+960,09 | 1351,90+932,6 | 1338,66+927,80 | 0,261
Optik Sinir Dmaks 2446,72+1355,18 | 2399,64+1329,41 | 2400,84+1328,65 | 0,074
Beyin Sap1 Dmaks 2529,22+1412,62 | 2453,64+1370,9 | 2520,88+1408,03 | 0,074
Optik Kiazma Dmaks | 2543,12+1409,51 | 2525,08+1400,29 | 2575,38+1428,51 | 0,074
HI 1,07+0,01 1,07+0,01 1,07+0,01 0,338
CN 0,62+0,27 0,33+0,35 0,57+0,27 0,196
MU 813+76,24 813+76,24 829+74,73 0,455
SS 123+14,37 123+14,37 123,20+15,33 0,368

* p<0,05 istatistiksel yonden anlamli fark

Beyin metastazina sahip hasta grubunda PTV i¢in V95 degerlerinde M+, M- ve M+opt
planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark olup (p=0.021), yapilan ikili
kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalardan elde edilen degerler arasinda istatistiksel yonden

anlaml bir fark bulunmustur (p=0.043).
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PTV icin V100 degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlaml bir fark olmamasina ragmen (p=0.449), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile
M-+opt planlamalarindan elde edilen degerler arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
bulunmustur (sirasiyla p=0.043).

PTV igin Dmaks degerlerinde ise M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark bulunurken (p=0.036), yapilan ikili kiyaslamalardan M+ ile M+opt
planlamalarindan elde edilen degerler arasinda arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
bulunmustur (p=0.043).

PTV i¢in Dmin degerlerinde ise M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark olmamasina ragmen (p=0.074), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile
M-+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.043).

PTV i¢in Dort degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark olup (p=0.041), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M- planlamalari
arasinda istatistiksel yonden anlamli fark saptanmistir (p=0.043).

Optik sinir Dmax dozunda M+, M- ve M+opt planlamalart arasinda istatistiksel yonden
anlamli bir fark olmamasina ragmen (p=0.074), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile M-
planlamalarindan elde edilen degerler arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark
bulunmustur (p=0.043).

Beyin sap1 Dmax degerlerinde M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark olmamasina ragmen (p=0.074), yapilan ikili kiyaslamalarda M+ ile
M-opt planlamalar1 arasinda istatistiksel yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.043).

Optik kiazma Dmax degerlerinde ise M+, M- ve M+opt planlamalar1 arasinda
istatistiksel yonden anlamli bir fark olmamasma ragmen (p=0.074), yapilan ikili
kiyaslamalarinda M+ ile M+opt planlamalarindan elde edilen degerler arasinda istatistiksel
yonden anlamli bir fark bulunmustur (p=0.043).

Tiim planlamalardan elde edilen HI, CN, MU ve SS degerlerinin arasinda anlamli bir

fark saptanmamustir.
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Sekil 33. Bir beyin metastazi tanii hastaya ait iic farkhh planlamadan elde edilen doz

dagilimlarinin karsilastirilmasi a) M-, b) M+, c) M+opt planlamalar

Kalite Kontrol

M- ve M+opt olmak iizere her iki plan grubundan elde edilen sonuglar

degerlendirildiginde her hastalik grubu i¢in M- planlamalarin ortalama degerleri (aritmetik

ortalama/AO) belirgin sekilde %95 kabul kriteri degerinin altinda sonu¢ vermistir (Tablo 46,

47). Bunun aksine M+opt planlamalardan elde edilen ortama degerler ise her bir hastalik

grubu icin, y-indeks degerlendirmesine gore %95 ve kabul kriterinin {izerinde sonug¢ vermistir.

Tiim hastalik gruplarinin her birinde iki farkli plan arasinda istatistiksel yonden anlamli fark

bulunmustur (p=0,043).

70



Tablo 46. Kalite kontrol sonuclari

Tam Hasta M- M+ opt

1 93,6 99,7

2 86,8 89,9

Akciger 3 91,2 96,9

4 90,0 99,3

5 94,3 98,9

1 92,2 95,8

2 94,4 95,5

Prostat 3 94,1 98,9

4 91,9 99,0

5 88,1 90,3

1 90,4 94,2

2 97,9 98,1

Bas Boyun 3 95,0 96,5

4 91,0 97,0

5 89,5 90,4

1 95,9 96,2

2 93,5 98,5

Kranium 3 93,4 96,1

4 95,0 96,1

5 96,8 97,2

Tablo 47. Kalite kontrol sonuclarinin istatistiksel degerlendirmesi
TANI M- M-+opt 0
AO +SD AO = SD

Akciger 91.18 +3.00 96.94 + 4.08 0.043 *
Prostat 92.14 £2.51 95.90 £3.54 0.043 *
Bas Boyun 92.76 + 3.56 95.24 +3.05 0.043 *
Beyin Metastazi 94.92 +1.48 96.82 +1.04 0.043 *

* p<0,05 istatistiksel yonden anlamli fark

71




Nokta Doz Ol¢iimii

Masa voliimiiniin nokta doz oOlglimlerinde meydana getirdigi etkinin arastirilmasi

amaci ile yapilan 6l¢iim ve hesaplamalarda elde edilen degerler Tablo 48’de verilmistir.

Tablo incelendiginde masa voliimii ve ilgili elektron yogunlugu degerleri TPS’ye dabhil

edilerek elde edilen doz dagilimlarinda (masa var) tek tek her bir alana ait nokta doz degerleri

6l¢iim sonuglarindan ortalama %0,4 farkli sonu¢ vermistir. Bu sonuglar arasindaki en belirgin

fark 120° ve 240°°de sirasiyla -%5,4 ve +%3,5 olarak bulunmustur. TPS’de masa voliimiiniin

dahil edilmedigi doz dagilimlari, 6l¢iim sonug¢larindan ortalama %5,2 farkli bulunmustur.

Tablo 48. Ol¢iim sonuglar ile TPS’de hesaplanan doz degerleri

Gantri . TPS (cGy) % fark
Olciim (cGy)
agisi Masa var Masa yok Masa var Masa yok
120° 62,32 65,66 64,5 -5,4 -3,5
140° 73,58 73,90 78,8 -0,4 -7,1
160° 80,28 80,03 84,0 +0,3 -4,6
180° 81,70 81,33 83,7 +0,4 -2,4
200° 80,50 81,53 86,6 -1,3 -7,6
220° 73,58 73,30 79,6 +0,4 -8,2
240° 62,70 60,53 64,8 +3,5 -3,3
ort -0,4 -5,2
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TARTISMA

Tim RT siireci boyunca basarili bir tedavi, dozun eksiksiz ve dogru bir sekilde
verilmesine baglidir. Tedavi sirasinda hastada meydana gelmesi beklenen doz dagilimi,
TPS’de BT kesitleri ilizerinden sanal olarak planlanir. Hedef voliim ve riskli organlar i¢in
dozlar uygun goriildiikten sonra tedavi asamasina gegilir. Isinlama sirasinda 1s1n alan i¢inde
kalan (cilde giris yapmadan 6nce 1s1nin i¢inden gectigi) masa veya immobilizasyon araglari
gibi aparatlarin TPS’de modellenmeden doz hesaplamalarina sonradan katilmasi oldukga
glictiir. Son yillarda gelismis cihazlar ile birlikte siklikla tercih edilen IMRT ve VMAT gibi
ileri tedavi tekniklerinde, her bir alt alandan (segmetten) verilen dozlarin oldukga diisiik
olmast nedeniyle, 1smin girig yolu iizerindeki aparatlarin hastada cilt dozu artigina, hedef
volim dozunda azalmaya ve Kritik organlardaki doz dagiliminda degisimler meydana
getirdigi belirtilmektedir (1,40,41). Hatta Amerikan Medikal Fizik Birligi (American
Association of Physicists in Medicine/AAPM) bu konuda bir rapor yayinlamis ve raporunda
farkli tipteki immobilizasyon araglarmin ve karbon fiber masanin farkli enerjilerdeki X-
isinlart i¢in dozu azaltma oranlar1 ve doz dagiliminda etkili olan bu aparatlarin TPS’de
modellenmesi gibi parametreler igin 6neriler yayinlamistir (41).

Calismamizda farkli lokalizasyonlardaki hedef hacimlerin doz hesaplamalarinda
karbon fiber masanin meydana getirdigi etkinin arastiritlmasi amaglanmistir. Akciger, prostat,
bas-boyun kanseri ve beyin metastazi tanis1 almis dort farkli lokalizasyonda yer alan hedef
hacim 1sinlamalarinda, tedavi masast once doz dagilimina ilave edilmeyerek planlama
yapilmig, daha sonra masa voliimii ilave edilerek doz dagilimi yeniden hesaplatilmis ve son

olarak masa voliimiiniin ilave edilmesini takiben optimizasyon da yapilarak elde edilen iig

73



farkli doz dagiliminda hedef ve riskli organlardaki doz degisimleri karsilastirilmistir. Ayrica
TPS’de hesaplatilan her bir doz dagiliminda, masanin doz dagilimina olan etkisinin QA
Olclim sonuglarini degistirip degistirmedigi incelenmis ve son olarak masanin absorbe doza

olan etkisi incelenmistir.

DOZ DAGILIMLARI

Akciger kanseri tanist almis grupta hedef voliime (PTV) ait doz degisimleri
incelendiginde, V100 degerinde tiim hastalarda anlaml bir fark gézlenmezken, masa dahil
edilmemis plana sadece masa voliimii ilave edildiginde V95 degeri anlamli sekilde degisim
gostermistir (p=0,017). Masanin varligi ile birlikte optimizasyon yaptirildiginda da elde edilen
doz degisimi anlamlidir (p=0,031). Dozun %95’ini alan PTV voliimii masanin varliginda
anlamli sekilde diismektedir. Masanin TPS’de optimizasyona dahil edilmesi, bir bagka deyisle
dozu azaltic1 etkisinin TPS’de g6z oniline alinarak doz dagilimlarinin ona gore hesaplanmasi
sayesinde, istenilen dozu alan PTV voliimii artmistir. Hedef voliime ait Dmaks, Dmin V& Dort
incelendiginde Dort degerinde anlamli bir degisim gézlenmistir (p=0,022). Masanin hedef
voliimdeki ortalama dozu azaltic1 etkisinin V95’e benzer sekilde anlamli oldugu, bir baska
deyisle masa modellemesi yapilmadigi takdirde Dort degerinin ger¢ekte oldugundan anlamli
sekilde diisiik hesaplandigr goriilmiistiir. Masa modellemesine ilave olarak optimizasyon
yapildiginda ise PTV’deki Dort anlamli sekilde artmistir.

Prostat kanserine sahip hastalarda hedef voliim (PTV) dozlarina bakildiginda ise, yine
V95 ve Dort degerleri anlamli sekilde degisim gostermistir (sirasiyla p=0,015 ve p=0,022).
Diger hedef voliim dozlarinda ise (V100, Dmaks V€ Dmin) anlaml1 degisim gozlenmemistir.

Bas-boyun kanseri tanili hasta grubunda ise V95 ve Dmaks degerleri anlamli sekilde
degisim gosterirken (sirastyla p=0,048 ve p=0,015), Dort degeri icin sadece masa dahil edilen
plan ile, masanin optimizasyona dahil edildigi plan arasinda anlamli fark bulunmustur
(p=0,043). Masanin dahil olmadigi planda Dmaks degeri ger¢ekte oldugundan anlamli sekilde
daha yiiksek bulunmaktadir. Diger hedef voliim dozlarinda (V100 ve Dmin) anlamli degisim
gozlenmemistir.

Beyin metastazina sahip hasta grubunda ise hedef voliim dozlarindan yine benzer
sekilde V95, Dmaks Ve Dort dozlarinda anlamli degisim gozlenirken (sirasiyla p=0.021, p=0,036
ve p=0,041), V95 degeri masanin optimizasyona dahil edilmesi sayesinde artmis, Dmaks V€ Dort
degerleri ise masanin dahil olmadig1 planda ger¢ekte oldugundan daha yiiksek bulunmustur.

Diger hedef voliim dozlarinda (V100 ve Dmin) anlamli bir fark gézlenmemistir.
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Tedavi plani sirasinda masa voliimiiniin ilave edilmesinin hedef voliim dozlarinda
meydana getirdigi etki bir¢ok arastirmanin konusu olmus, masanin ilave edilmedigi
durumlarda istenilen dozun hedef voliimii daha diisiik oranda kapsadigi gosterilmistir.
Ornegin Monique ve ark. (42) yaptig1 calismada masa konturunun planlamaya ilave edilmesi
sonucunda, PTV volimiinii saran %95 izodozun sardigi hacmin %3 oraninda diistiigi,
CTV’de meydana gelen degisimlerin ise %0,1 ile %1.3 arasinda degistigi belirtilmektedir.
Heng Li ve ark. (43) IMRT ve VMAT planlarinda yaptiklar1 ¢alismada ise, masanin dozu
azaltict ekisinin yaklagik %2 civarinda oldugunu belirtmislerdir. Duggar ve ark. (40) ise
Pinnacle TPS’de yaptiklart VMAT ve SBRT tedavi planlarini iki farkli linak cihazina ait iki
farkli masa i¢in kontrol etmisler, PTV voliimlerindeki doz azalma miktarinin, VMAT
planlarinda ortalama % 12.18 SBRT planlarinda ise %1.21 olarak bulmusladir. Yine benzer
sekilde Vanetti ve ark. (44) prostat hastalar1 i¢in yaptiklart VMAT planlamalarinda, masa
diizlemi olmadan yapilan hesaplamalardaki doz degisimlerinin klinik olarak anlamli oldugunu
ve bu etkinin Ozellikle diisiik enerji i¢in (6 MV) daha belirgin oldugunu belirtmislerdir.
Caligmamizda da masa voliimii planlamaya dahil edildiginde 6zellikle tanimlanan dozun
%95’1ni alan hedef voliim hacmi (V95) her bir hastalik grubunda gecerli olmak {izere, anlaml
sekilde azalmistir. Hedef voliimiin diger kriterlerinde de anlamlhi degisim gozlenmis,
literatiirle benzer sekilde masa modellemesi yapildig: taktirde hedef voliimde istenilen dozlara
ulasabilecegi goriilmiistiir.

Tiim hasta gruplarinda riskli organ dozlarinda ise ii¢ farkli planlama i¢in de anlamli bir
artis veya azalma bulunmamistir. Yani tedavi masasinin doz dagilimimda meydana getirdigi
azalma, riskli organlar i¢in anlamli degildir. Ayni1 zamanda tedavi masasinin optimizasyona
dahil edilmesi veya bir baska deyisle masa modellemesi yapilmasi, riskli organ dozlarinda
belirgin farkliliklar yaratmamistir. Pulliam ve ark. (45) prostat hastalar1 i¢in yaptiklart IMRT
ve VMAT planlarinda masa varliginin hedef voliim dozlarinda belirgin azalma meydana
getirirken, rektum ve mesane gibi riskli organ voliimlerindeki doz degisiminin oldukga diisiik
oldugunu, dozlarin her durumda klinik olarak kabul edilebilir oldugunu, ancak yine de goz
ontlinde bulundurulmasi gerektigini belirtmislerdir.

Tiim hasta gruplarinda HI degerlerine bakildiginda, hi¢ birinde anlamli bir sonug
goriilmemekle birlikte, her gruba ait {i¢ farkli planlamada da elde edilen HI degerlerinin
hemen hemen ayni oldugu goriilmektedir. HI degerleri PTV nin %95’inin aldig1 dozun (Dgs)
%35’inin aldig1t doza (Ds) orami olarak hesaplanmistir. Tiim hastalarimizda PTV’nin

tanimlanan dozun %95’ini alan volimi (V95) her planlamada anlamli sekilde degisim
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gostermistir. DVH’lerde 6ngoriilebilecegi gibi V95 degistiginde, paralel olarak Des degerleri
de degisim gostermistir. Benzer sekilde tanimlanan dozun %5’ini alan volim (V5)
degistiginde, Ds degeri de degismistir. HI degeri, Dos degerinin Ds degerine orani oldugundan
ve her bir planda meydana gelen dozimetrik degisim, her iki parametre i¢in ayni oldugundan
oran sabit kalmig, degisim gostermemistir.

CN degerleri incelendiginde ise hicbir hastalik grubunda anlamli degisim elde
edilmemistir. Ancak her bir hastalik grubunda degerler {i¢ farkli doz dagilim1 arasinda anlamli
olmasa dahi, farklilik gostermektedir. Masanin dahil edilmedigi planlarda tiim hastalik
gruplarinda CN degeri yiiksekken yani olmasi gereken 1 degerine yakin iken, masa
volimiiniin dahil edildigi ancak optimizasyon yaptirilmayan gruplarda ise CN degerleri
diismektedir. Ornegin akciger kanseri grubundaki hastalarda M- planlarda, ortalama CN
degeri 0,66 iken M+ planlamada 0,55 elde edilmis, masanin optimizasyona dahil edildigi
grupta, yani M+opt planlarda ise 0,73 degerine yiikselmistir. Benzer azalma ve artiglar diger
hastalik gruplarinda da gecgerlidir. CN degeri tanimlanan doz voliimiiniin hedef voliim ile
uygunlugunun, bir baska deyisle ortiismesinin bir 6l¢ilistidiir. Masanin dozu azaltict etkisi M+
planlamalarin hepsinde goriilmektedir. Bu durumda da referans izodoz hacmi ile sarilan PTV
voliimii azalmakta ve sonucunda CN degeri 1’den uzaklagsmaktadir. Masanin optimizasyona
dahil edilmesi ile referans izodoz hacmi ile sarilan PTV voliimii artmakta ve sonucunda plan
konformalitesi de artmaktadir. VMAT planlama ile elde edilen sonuglarda tiim hastalik
gruplari i¢in toplam MU degerleri ve SS degerleri incelendiginde, MU degerlerinin M+ ve M-
planlar1 arasinda anlamli bir fark gézlenmemistir. Her bir grup i¢in yapilan masa voliimiiniin
dahil olmadig1 M- planlamalar ile masa ilavesi ile yeniden hesaplatilarak ile elde edilen M+
planlamalarda, MU ve SS bakimindan beklenildigi gibi farkli bir sonu¢ gdzlenmemistir.
Ciinkii calismamizda kullandigimiz TPS, doz dagilimi yeniden hesaplarken masa voliimii gibi
ilave voliimler ilave edilse dahi, SS ve MU degerleri ile tiim segmentleri ayni kalacak sekilde
hesaplama ozelligine sahiptir. Ilave edilen masa voliimiiniin doz dagiliminda meydana
getirdigi etkinin tek basina gozlenebilmesi i¢in, bu hesaplama yontemi kullanilmis ve
beklenilidgi gibi SS ve MU degerleri ayn1 kalmigtir. Masa volliimiiniin optimizasyona dahil
edildigi planlamada ise (M+opt) MU degerleri, masanin doza olan etkisini kompanse
edebilmek i¢in ¢ogu lokalizasyonda artmis, ancak bu artis her bir grup i¢in istatistiksel olarak
anlamli bulunmamustir. SS incelendiginde ise masa voliimiiniin olmadig1 (M-) planlamalar ile
masa voliimii ilave edilerek yeniden hesaplatilan planlamalarda (M+), MU degerlerine benzer

olarak beklenildigi gibi sonuglar aynidir. Ancak masa voliimiiniin olmadig1 planlamalar (M-)
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ile masanin optimizasyona dahil edildigi planlamalarda (M+opt) akciger, prostat kanseri ve
beyin metastazina sahip grupta anlamli bir fark gézlenmezken, bas-boyun kanserine sahip
grupta SS anlamli sekilde degismistir (p=0,007). Ayrica masa voliimiiniin dahil edilmedigi
(M-) ve edildigi (M+) iki planin, masanin optimizasyona dahil edildigi plan (M+opt) ile
yapilan ikili karsilagtirmalarinda da anlamli sonu¢ gozlenmistir (sirastyla p=0.043, p=0,043).
Bu durumda masa voliimiiniin optimizasyona dahil edilmesi ile, masanin dozu azaltici
etkisinin kompanse edilebilmesi i¢in, dozun daha fazla alt alandan (segment) verilmesi

anlamia gelmektedir.

KALITE KONTROL

Tiim hastalik gruplari i¢in masa voliimii dahil edilmeden yapilan planlar (M-) ile masa
voliimiiniin optimizasyona dahil edildigi veya bir baska deyisle masanin TPS’de modellendigi
planlar (M+opt), kalite kontrol amaci ile linakta ayri ayr1 6lgiilmiis, TPS’de hesaplanan doz
dagilimlan ile y-indeks kriterlerine gore karsilastirilmistir. Elde edilen sonuglara gore tiim
hastalik gruplarinda masa voliimiiniin dahil edilmedigi planlarin her biri, %95 kabul kriterinin
altinda kalmis ve onaylanmamistir. Masanin modellendigi tiim planlamalarda ise y-indeks
kriterlerine gore kabul smnirlari i¢inde degerler elde edilmis ve onaylanmigtir. Fark her bir
grup icin istatistiksel olarak anlamlidir (p=0.043). Planlama asamasinda masa voliimiiniin doz
dagilimina dahil edilmemesi ile masanin dozu azaltict etkisi gz Oniine alinmamis olmakta,
tedavi cihazinda yapilan VMAT 1sinlamasi sirasinda ise dozlar masa voliimiinii gegerek
detektorlere ulastigindan, dlgiilen doz dagilimi ile planlanan doz dagilimi arasinda belirgin bir
fark olmaktadir. Ornegin; akciger kanseri tanisina sahip hastalarin planlamalarinda meydana
gelen degisim Tablo 47°de goriildiigli iizere, masa voliimii yokken elde edilen 6lgiim
sonuglarinin (M-) ortalama degeri %91.18 iken, masa modellemesi yapildiginda (M-+opt) bu
deger %6.3 artigla %96.94’e ¢ikmistir. QA Olglimlerindeki artis orani prostat, bas-boyun
kanseri ve beyin metastazina sahip hasta grubunda sirasiyla %4.1, %2.7 ve %2 olarak
bulunmustur. En belirgin fark akciger kanseri tanisma sahip hasta grubunda meydana
gelmistir. Bunun sebebi, akciger tedavi voliimlerinin diger lokalizasyonlara gore daha fazla
inhomojen ortam (hava) icermesi ve doz dagilimlarinin daha yiiksek oranda degisim
gostermesidir.

Masa voliimiiniin modellemesinin doz dagilimlarinda meydana getirdigi farklilik
bir¢ok arastirmaci tarafindan ¢alisiimis, QA Olclimlerinde de belirgin artis meydana getirdigi

gosterilmistir. Ornegin Savini ve ark. (46) Varian Trilogy linak cihaz1 Exact IGRT masa ile
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yaptiklar1 5 prostat, 5 bas boyun kanserli hastanin RayStation TPS’de yapilan VMAT
planlarinin, masa hari¢ ve masa dahil olmak iizere QA Ol¢iimlerini karsilastirmislardir.
Calismamiza benzer sekilde +£%3 ve 3 mm y-indeks kriterlerine gére masa modellemesi
yapildig1 taktirde, QA sonuglar1 lokal degerlendirmede maksimum %211.2 ortalama %1.6
global degerlendirmede ise maksimum %4.4 ortalama ise %1.1 artmustir. Bir diger benzer
calisma ise Vanetti ve ark. (44) Varian cihazinda kullanilan IGRT masanin 6 prostat
hastasinin doz dagilimlarinda meydana getirdigi degisimin incelendigi ¢alismasidir.
Calismalarinda masa yokken elde edilen y-indeks degerlendirme sonuglarinin ortalamasi
%92,4 iken, masa voliimiiniin dahil edilmesi ile bu oran %94,9’a ¢ikmistir. Masa voliimiiniin
planlama sirasinda doz dagilimlarina dahil edilmedigi taktirde, doz dagilimlarinda anlaml
olglide hatalar meydana geldigini belirtmislerdir. Prooijen ve ark. (48) ¢alismalarinda ise, dort
farkli masanin (iBeam evo, Sinmed Mastercouch, Varian flatpanel and Varian unipanel with
t-bar) prostat hastasi VMAT doz dagilimlarinda meydana getirdigi etki arastirilmistir.
Calismamiza benzer olarak iBeam evo masanin QA sonuglarina etkisi incelendiginde, masa
dahil degilken %96 bulunan y-indeks degeri, masanin TPS’de modellenmesi sonucunda
%99’a cikmistir. Literatiirlere benzer olarak calismamizda da tiim hastalik gruplarinda masa
voliimii yok iken yapilan planlamalarin QA sonuglar1 kabul kriteri olan %95’in altinda elde
edilirken, masa voliimiiniin planlamaya dahil edilerek optimizasyon yaptirilmasi sonucunda

elde edilen planlamalarin QA sonuglar1 anlamli sekilde artmustir.

NOKTA DOZ OLCUMU

Olgiimler, icerisine iyon odasi yerlestirilmis IMRT fantom ile yapilmistir. TPS’de
masa voliimiiniin dogru bir sekilde modellenip, hesaplamaya dogru bir sekilde dahil
edildiginin kontrol edilmesi amact ile, TPS’de elde edilen doz degerleri ayni kosullardaki
absolut 6l¢iim sonuglart ile karsilastirilmis ve aradaki farklar degerlendirilmistir. TPS’de masa
voliimii konturu ve elektron yogunlugu degerleri girilerek hesaplatilan doz dagilimlarindaki
degerler ile, absolut doz 6lgiim sonuglari arasinda ortalama %0.4 fark bulunmustur. Masa
modellemesi yapilmadigt zaman ortalama % 5.2°dir (Tablo 48). Masa modellemesi
yapildiginda masanin arka alan (180°) ve arka oblik agilarinin ¢ogunda (140° ve 220° ile
arasindaki tiim acilarda) ortalama fark degeri %0.1°e kadar diismektedir. Sadece tedavi
masasinin yan kisimlarina gelen 120° ve 240°’lerde bu fark oldukga yiiksek bulunmustur
(sirasiyla -%5.4 ve +%3.5) (Tablo 48, Sekil 29). Hesaplanan ve Olgiilen dozlar arasinda en

yiiksek farki veren bu iki arka oblik agida 1sin huzmesinin masanin i¢inde katettigi mesafe,
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diger arka 1sinlama acilarinda katettiginden daha fazladir. Ayrica bu iki agida 151n huzmesinin
IMRT fantom iginde kat ettigi mesafe, arka oblik acilardaki en uzun mesafe oldugundan, bu
fark IMRT fantomun konumundaki set-up hatalarindan meydana gelmis olabilir. Benzer
sekilde McCormack ve ark. (13) masa diizleminin dozu azaltic1 etkisini arastirdiklar
calismalarinda, masanin hastaya goére konumuna bagli olarak farkli agilardaki doz
degisimlerine bakmislardir. Arka alanda masa nedeniyle meydana gelen dozdaki azalma
degeri %2.2 olurken, 70° gibi arka oblik alanlarda bu degerin %8.7 ye kadar ¢iktigini
bulmuslardir. Ayrica masa diizleminin alan i¢inde ne kadar kaldig: ile ilgili olarak, bu degerin
degistigini de calismalarinda gostermiglerdir. Masa voliimii TPS’de modellenmedigi taktirde
ayni acgilarda dozda meydana gelen azalma ortalama %5.2 olurken, arka alanda (180°) bu
deger %2.4 arka oblik alanda (220°) ise %8.2’ye kadar ¢ikmaktadir (Tablo 48). Masa diizlemi
nedeniyle dozda meydana gelen azalma bir¢ok farkli linak ve masa kombinasyonu ig¢in
arastirtlmis, AAPM’in TG-176 no’lu raporunda genel bir tablo halinde verilmistir (1). Rapor
incelendiginde calisgmamiza benzer sekilde iBeam evo tedavi masast i¢cin 6 MV foton
enerjisinde yapilan calismada, masanin dozu azaltict etkisi arka alanda (180°) %2.7
bulunurken, bu deger 50° arka oblik alanda %4.6 olarak bulunmustur (1,48) Calismamizda da
masa diizleminin ayni ag¢ilarinda benzer fark degerleri bulunmustur. Njeh ve ark. (49) ise
masa modellemesinin TPS’de dogru yapilip yapilmadigini kontrol etmek amaci ile iki farkl
TPS’de masanin farklt yogunluk degerlerine karsilik doz dagilimlari hesaplatmis, elde
ettikleri absolut doz degerlerini 6lglim sonuglari ile karsilastirmiglardir. TPS ile olglim
sonuglar1 arasindaki fark degerlerinin en kiigiik oldugu masa yogunluk degerlerini, hasta
planlamalarinda kullanilabilir olarak degerlendirmislerdir. Calismamizda kullandigimiz
Monaco TPS, doz dagilimlarinda masa modellemesinin yapilabilmesi i¢in masanin yapisini
olusturan karbon fiber ylizeyin ve i¢ kopik yapmin elektron yogunlugu degerleri
kullanmaktadir. Sisteme girilen elektron yogunlugu degerleri iiretici firma tarafindan tavsiye
edilen degerlerdir. Elde ettigimiz sonuglara gore bu kullanilan elektron yogunlugu
degerlerinde, tiim acilarda elde edilen farklarin ortalamasi %0,4 olarak bulunmustur. Ortalama
fark degerimizin tedavi kriterleri agisindan %?2’nin altinda kalmasina karsin, ozellikle
kullanilan bu elektron yogunlugu degerlerinde dahi 120° ve 240°‘lerde oldukga yiiksek fark
degerleri vardir (sirastyla -%5.,4 ve +%3,5) Bunun nedeni daha 6nce s6z edildigi gibi IMRT
fantom konumundaki set-up belirsizlikleri olabilir. Yine Njeh ve ark. (50) masa ateniiasyon
degerlerinin ag1 bagimliligini inceledikleri calismalarinda masa ile 151n merkezi ekseni

arasindaki mesafenin artmasi ile, 1simin daha fazla masa kalinligindan ge¢mesi anlamina
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geldigi ve sonucunda daha yiiksek ateniiasyon degeri verdigini belirtmislerdir. Benzer sekilde
Gerig ve ark. (51) iki farkli masanin TPS’de modellenmesi sonucunda meydana gelen
dozlarin 6lgiim sonuglart ile karsilastirdiklari ¢alismalarinda, 110° ve 130° gibi oblik ag1
araliklarinda fark degerlerinin %7’ye kadar ¢iktigini bulmusladir. Calismamizda da literatiire

uygun sonuclar bulunmustur.
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SONUCLAR

Calismamizda linak cihazinda kullanilan karbon fiber masa diizleminin farkli
lokalizasyonlardaki hedef hacimlerin doz dagilimlarinda meydana getirdigi etkinin
arastirilmasi amaglanmistir. Elde ettigimiz sonuclar degerlendirildiginde:

1. Yapilan VMAT planlamalarinda hedef voliim dozlarinda masanin dozu azaltici
etkisinin anlamli oldugu, ayn1 zamanda masa modellemesi yapildig1 taktirde hedef
voliimde planlanan dozlara ulasabilecegi goriilmiistiir.

2. Tim hasta gruplarinda tedavi masasimin doz dagiliminda meydana getirdigi azalma,
riskli organlar i¢in anlamli olmayip, ayni zamanda tedavi masasinin optimizasyona
dahil edilmesi de riskli organ dozlarinda belirgin farkliliklar yaratmamistir.

3. Calismamizda arastirdigimiz HI, CN, MU ve SS gibi plana 6zgii degerlerde masanin
etkisi anlaml1 degildir.

4. Masa voliimiiniin planlama sirasinda sisteme dahil edilmemesi durumunda, 6zellikle
VMAT planlarinda hedef voliim dozlarinda anlamli bir azalma meydana gelmektedir.
Bu nedenle tiim lokalizasyonlar i¢in karbon fiber masa diizlemine ait volimler uygun
elektron yogunlugu degerleri kullanilarak doz dagilimlarina dahil edilmeli, dozlar
buna gore hesaplatilmalidir.

5. Yapilan QA degerlendirmelerinde, tim hastalik gruplarinda masa voliimii yok iken
yapilan planlamalarin QA sonugclart kabul kriteri olan %95’in altinda elde edilirken,
masa voliimiiniin planlamaya dahil edilerek optimizasyon yaptirilmasi sonucunda elde
edilen planlamalarin QA sonuglar1 anlamli sekilde artmis ve y-indeks testini

gecmigslerdir.
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6.

7.

QA sonuclarindaki en belirgin fark degeri, akciger kanseri tanisina sahip hasta
grubunda bulunmustur. Bunun sebebinin ise akciger i¢i doz dagilimlarmin diger
lokalizasyonlara gore daha fazla inhomojen ortam (hava) icermesi dolayisiyla, doz
dagilimlarinda daha yiiksek oranda degisim gostermesi olarak ongoriilmektedir.

Masa diizleminin TPS’de dogru olarak modellendiginin anlasilmasi amaci ile yapilan
nokta doz 6l¢iimlerinde, ortalama fark degeri %0,4 olarak bulunmustur. Bu diisiik fark
degeri, masanin yapisini olusturan karbon fiber ve kopiik (foam core) yapilar icin

kullanilan elektron yogunlugu degerlerinin dogrulugunu gdéstermektedir.

Sonu¢ olarak masa diizleminin doz dagiliminda meydana getirdigi etkinin
dogru bir sekilde degerlendirilebilmesi i¢in, masanin TPS’de modellenmesi ve bu
modellemenin uygun voliim ve elektron yogunlugu degerleri kullanilarak yapilmasi
gerekir. TPS’de masa modellemesi dahil edilerek hesaplatilan QA degerlerinin, tedavi

cihazinda yapilacak QA dl¢timleri ile uygunlugu test edilmelidir.
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OZET

Gilintimiizde kullanilan IMRT ve VMAT gibi ileri radyoterapi tekniklerinde yogunluk
ayarlt 1sinlama yapilarak, hedef voliim ile riskli organ arasindaki kisa mesafelerde 3BKRT
planlama ile elde edilemeyecek keskin bir doz diisiisii saglanabilmektedir. Bu nedenle tedavi
planlama sisteminde tersten planlama ile hesaplatilan doz dagilimlarinin, linak cihazindaki
gercek 1sinlama sartlarinda olusan dozlarla yiiksek bir tutarlikla ortiismesi gerekir. Yapilan
dozimetrik ¢aligmalarda bu modalitelerle planlanan tedaviler igin, diisiik ateniiasyon degerine
sahip olsa da, karbon fiber yapidaki tedavi masasinin ve immobilizasyon araglarinin tedavi
planlama sisteminde modellenesi 6nerilmektedir. Calismamizda masanin tedavi planlama
sisteminde modellenmesinin, farkli yerlesimlerdeki tedavi voliimlerinde VMAT teknigi ile
yapilan planlarin izodoz dagilimlarina, QA Olgiimlerine ve absolut nokta dozlarina olan
etkisinin arastirilmasi amaclandi.

Bu amagla 5 akciger, 5 prostat, 5 bag-boyun ve 5 beyin yerlesimli tiimorde, hastalarin
BT-simiilator goriintiilerinden tedavi planlama sisteminde rekonstriikkte edilmis olan
fantomlarinda once masa modellenmeden, sonra modellenerek ve son olarak masa volimiu
tanimlanmis olan plan optimizasyona dahil edilerek, her olgu i¢in ti¢ ayr1 VMAT planlama
yapildi. Ayni hastaya ait bu {i¢ planda, hedef ve kritik organ voliimlerindeki doz dagilimlar
karsilagtirildi. Daha sonra masa voliimiinlin optimizasyona dahil edildigi ve edilmedigi
planlarin, Elekta Infinity linak cihazinda QA o6lgiimleri yapilarak, kendi planlart ile
tutarliliklar1 degerlendirildi. Son olarak tedavi planlama sisteminde hesaplanmis nokta dozlar1
ile tedavi cihazinda aynmi noktalarda olgiilen absolut dozlar karsilastirildi. Doz dagilimlari

degerlendirildiginde, masa modellemesinin kritik organ voliimlerindeki doz dagilimlarinda
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belirgin bir degisime yol agmadigi, ancak hedef voliim doz dagiliminda anlamli bir degisime
neden oldugu bulundu. Masa modellenmeden yapilan planlarin QA 6l¢iimleri kabul sinirlar
altinda bulunurken, masa modellenmesi yapildig1 ve optimizasyona dahil edildigi zaman bu
degerlerdeki tutarligin arttig1 ve y-indeks testini gectigi gozlendi. Masa modellemesi yapildigi
zaman tedavi planlama sisteminde hesaplatilan nokta dozlarinin, tedavi cihazindaki absolut
doz 6l¢iim sonuglart ile yiiksek oranda uyumlu oldugu bulundu.

Sonu¢ olarak karbon fiber masanin, VMAT tedavilerinin hedef volim doz
dagilimlarinda anlamli oranda degisimler meydana getirdigi anlagilmaktadir. Bu nedenle tiim
VMAT planlamalarinda masa modellemesinin kullanilmasi, hesaplanan dozlarda meydana

gelebilecek hata oranlar1 azaltacak, QA oSlgiimleri ile olan tutarlig1 arttiracaktir.

Anahtar kelimeler: Radyoterapi, masa modellemesi, tedavi planlama, VMAT, kalite
kontrol
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INVESTIGATION OF THE EFFECT OF COUCH MODELING ON
DOSE DISTRIBUTIONS AT TREATMENT PLANNING SYSTEM AND
ON QUALITY ASSURANCE TESTS OF VOLUMERTRIC
MODULATED ARC THERAPY

SUMMARY

In advanced radiotherapy techniques such as currently used IMRT and VMAT,
intensity-modulated planning can provide a sharp dose decline that can not be achieved by 3D
CRT planning, in close distances between target volume and organ at risk volumes. Therefore
the dose distributions calculated by inverse planning at treatment planning system should
consistently match up with those occuring at actual irradiation conditions at linac. Even
though the carbon fiber couch and immobilization tools have a low attenuation value,
dosimetric studies recommend modeling them in the treatment planning system for treatments
planned with these modalities. Our study aimed to investigate effects of table top modeling in
treatment planning system, on variously located treatment volume dose distribution plans
created with VMAT modality and on their quality assurance measurements and absolute point
doses.

For this purpose 5 lung, 5 prostate, 5 head-neck and 5 brain located tumors were
selected and three separate VMAT plans were calculated for each of the cases, on their
respective phantom reconstructed at treatment planning system from CT-simulator images of
the patients: first plan before table modeling, second plan with table modeling and last plan

optimised with table modeling. Planning target volume and organ at risk volume dose
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distributions of these three plans of the identical patient were compared. Then the quality
assurance measurements were performed at Elekta Infinity linac and the consistency of these
results were evaluated with their respective plans calculated and optimised with or without
table volume. Lastly, the absolute point doses measured at linac were compared with their
corresponding point doses calculated at treatment planning system. The evaluation of dose
distributions indicate that table top modeling did not cause a significant change on critical
organ volume dose distributions but caused a significant change on target volume dose
distribution. While the quality assurance measurements of the plans calculated without table
modeling were under the limits of acceptance, the consistency of these values were improved
and passed vy-index test when the table is modelled and considered in the optimisation. The
point doses calculated at treatment planning system were in good agreement with the absolute
dose measurements at linac, only when the table modeling was performed.

We concluded that the carbon fiber couch causes significant changes in VMAT
treatment target volume dose distributions. Accordingly, the use of table modeling for all
VMAT plans will reduce error rates that can occur in calculated doses, and will increase

consistency with quality assurance measurements.

Key words: Radiotherapy, couch modelling, treatment planning, VMAT, quality

assurance
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