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Doktora Tezi

MEDIKAL LINEER HIZLANDIRICILARDA RADYOTERAPI TEDAVI
PLANLAMA ALGORITMALARININ DOZIMETRIK DEGERLENDIRILMESI

Yelda ELCIM

Ankara Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii
Fizik Miihendisligi Anabilim Dali

Danisman: Prof. Dr. Omer YAVAS
Es Danisman: Prof. Dr. Bahar DIRICAN

Radyoterapi tedavilerinde Pencil Beam (PB), Collapse Cone Convolution (CCC),
Anisotropic Analytical Algorithm (AAA) ve Monte Carlo (MC) gibi farkli algoritmalar
kullanilarak gelistirilen ¢esitli Tedavi Planlama Sistemleri (TPS) kullanilmaktadir. Bu
algoritmalarin; ara yiiz geg¢isleri, akcigerde hava ortami, kemik ve cilt girisleri gibi
heterojen ortamlarda doz hesaplama farkliliklar1 nedeniyle birbirlerine kars1 avantaj ve
dezavantajlar1 vardir. Bu tez calismasinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalarini
kullanan 4 farkli tedavi planlama sisteminde; bas-boyun, akciger, gogilis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla ve prostat RT planlamalart hazirlanarak; Rando Fantom
tizerinde belirlenen noktalarin dozlar1 bu noktalara yerlestirilen Termoliiminesans
Dozimetreler (TLD) ile 6l¢iilmiis TPS’lerde elde edilen doz dagilimlarindan bu noktalar
icin okunan nokta doz degerleri ile karsilastirilmistir. Basg-boyun, akciger, gogiis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla ve prostat radyoterapi (RT) planlamalarinda hedef ve
kritik organlarin aldigi minimum, ortalama ve maksimum dozlar Doz-Hacim
Histogramlar1 (DVH) iizerinden karsilastirilmis ve farkli algoritmalarin DVH’leri ve
doz dagilimlar1 karsilagtirmali degerlendirilmistir.

Agustos 2018, 88 sayfa

Anahtar Kelimeler: Radyoterapi, Tedavi Planlama Sistemi Algoritmalari, Dozimetri,
Medikal Lineer Hizlandirict



ABSTRACT

Ph.D. Thesis

DOSIMETRIC EVALUATION OF RADIOTHERAPY TREATMENT
PLANNING ALGORITHMS IN MEDICAL LINEAR ACCELERATORS

Yelda ELCIM

Ankara University
Institute of Science and Technology
Department of Physics Engineering

Supervisor: Prof.Dr. Omer YAVAS
Co-Supervisor: Prof.Dr. Bahar DIRICAN

In Radioterapy (RT) plannings, advanced Treatment Planning Systems (TPS); which
were developped using variety of algorithms such as Pencil Beam (PB), Collapse Cone
Convolution (CCC), Anisotropic Analytical Algorithm (AAA) and Monte Carlo (MC),
are being used. These algorithms offer some advantages and disadvantages due to
different dose calculation models within heterogen mediums, namely interface
transition, air medium within lung, bone and skin enterance. In this thesis-study; four
different TPSs, using PB, CCC, AAA and MC algorithms, have been used to create
head and neck, lung, chestwall-supraclavicular-axilla treatment site and prostate
radiotherapy (RT) plans to evaluate dose distributions of different algorithms by
comparing Dose Volume Histogram (DVH) analysis of both target and critical organs’
minimum, mean and maximum doses as well as measuring Thermoluminescence
Dosimetry (TLD) doses from certain predefined rando phantom points.

August 2018, 88 pages

Key Words : Radiotherapy, Treatment Planning System Algorithms, Dosimetry,
Medical Linear Accelerator
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KISALTMALAR DIiZiNi

1B Bir boyutlu

2B Iki boyutlu

3B Ug boyutlu

3B KRT Ug boyutlu konformal radyoterapi

AAA Anisotropic Analytical Algorithm

BEV Demet goziinden bakis

BT Bilgisayarli Tomografi

CCC Collapsed Cone Convolution

CLT Merkezi limit teoremi

CTV Klinik hedef hacim

CYK Cok yaprakli kolimator

% DD Derin doz yiizdesi

DRR Yeniden yapilandirilmis dijital radyografi
DVH Doz hacim histogrami

GTV Goriintiilenebilir hedef hacim

ICRU International Commission Radiation Units
IMRT Yogunluk ayarli radyoterapi

kv Kilo Volt

LLN Biiytik sayilar kanunu

MC Monte Carlo

MRG Manyetik rezonans goriintiileme

MU Monit6r Unit

MV Milyon Volt

PB Pencil Beam

PET-BT Pozitron emisyon bilgisayar tomografisi
PTV Planlanan hedef hacim

RNG Random Number Generator

RTOG QA Radiation Therapy Oncology Group Quality Assurance
SAR Sagilan-hava orani

SBRT Stereotaktik beden radyoterapisi
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Sc

Sp
SSD
SRS
TAR
TLD
TMR
TPS
VMAT

Kolimatdr sagilma faktori
Fantom sagilma faktorii
Kaynak cilt mesafesi
Stereotaktik radyoterapi
Doku-hava orani
Termoliiminesans Dozimetre
Doku-maksimum orant
Tedavi planlama sistemi

Voliimetrik ark terapisi
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1. GIRIS

Radyoterapide amag; hasta tedavi planlamalarinda maksimum tiimor kontrolii saglarken
minimum saglam doku komplikasyonlari ile en iyi doz dagilimini elde etmektir. Bu
nedenle giliniimiizde ileri tedavi planlama sistemleri ile hastada en uygun tedavi
planlamalar1 elde edilmeye c¢alisilmakta ve ileri teknoloji {riinii medikal lineer
hizlandiricilar kullanilarak, radyoterapi planlamalarinda kompleks tedavi planlamalar
yapilmaktadir. Bu tedavi planlama sistemlerinde; Pencil Beam (PB), Collapse Cone
Convolution (CCC), Anisotropic Analytical Algorithm (AAA) ve Monte Carlo (MC)
gibi farkli algoritmalar1 kullanilarak tedavi edilecek bolgelerde doz dagilimlart elde
edilmektedir. Bu algoritmalarin heterojen ortamlar arasindaki ara yiizler, akcigerdeki
hava ortami ve cilt girisleri gibi farkli ortamlarda doz hesaplamalarinda farkliliklari
olabilmektedir ve bu nedenle birbirlerine tstiinliikleri ya da eksiklikleri vardir. Bu
algoritmalar ile farkli tedavi bolgelerinde hesaplanan doz degerlerinin aragtirilmasi ve
karsilastirilmast amaciyla; PB algoritmali Precise Plan Release 2.16, CCC algoritmali
Prowess Panther v 5.10, AAA algoritmali Eclipse, MC algoritmali Monaco v 5.10
olmak tiizere 4 farkli TPS’nde kullanilan 4 farkli algoritma ve Elekta-Synergy®,
Siemens® Artiste™, Varian Trilogy™ ve Elekta Synergy® Platform olmak iizere 4
farkli medikal lineer hizlandiric1 cihazi kullanilarak, bas-boyun, akciger, gégiis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla ve prostat tedavi bolgeleri icin tedavi planlamalar1 ve
uygulamalar1 yapilmigtir. Bas-boyun, akciger, gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka
aksilla ve prostat tedavi boélgeleri i¢in hazirlanan tedavi planlamalarinin doz
dogrulamalari; standart insan viicudu esdegeri olan Alderson Rando fantom ile doku
esdegeri Termoliiminesans Dozimetre (TLD-100)’ler kullanilarak yapilmistir. PB, CCC,
AAA ve MC algoritmalart ile yapilan bas-boyun, akciger, goglis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla ve prostat bolgesi tedavi planlamalarinda; hedef hacim ve
tedavi bolgelerine baglh kritik organlar icin Doz Hacim Histogramlart (DVH) elde
edilerek minimum, maksimum ve ortalama doz degerleri elde edilmistir. Planlamalarin
karsilagtirillmasinda algoritma hesaplamalarinin uyum kriteri olarak o/Doz degerleri
kabul edilmistir. Sonuglar 6/Doz <% 5 olan degerler i¢in Grup 1 ve 6/Doz>% 5 olan

degerler icin Grup 2 olmak lizere 2 gruba ayrilmistir. Grup 1, algoritmalar arasi doz



hesaplamalarinin uyumlu oldugu, Grup 2, uyumsuz oldugu, durumlar ve sonuglari

degerlendirilmistir.

Tez calismamiz kapsaminda kiiciik alanlarda ve 6-18 MV foton enerjilerinde; akciger,
yag, kas ve kemik gibi heterojen ortamlarda algoritma doz hesaplama farkliliklarini
degerlendirmek amaciyla IMRT Kiip fantom ve Benchmark IMRT fantom c¢alismalari
da yapilmistir. PB algoritmali Precise Plan ve PB Kernel algoritmali ERGO++
TPS’lerinde, farkli inhomojeniteler i¢eren bu fantomlarda, kii¢iik alanlarda elde edilen
tedavi planlama doz hesaplamalarindaki nokta doz farkliliklar1 degerlendirilmis ve
CCO1 iyon odas1 kullanilarak mutlak doz 6lgiimleri yapilmistir. Calismamizda ayrica
IMRT kiip fantom kullanilarak kiigiik alanlarda hava ve akciger heterojenitelerinde PB
ve CCC algoritmal1 iki TPS’nin MC simiilasyonu ile karsilastiriimasiyla elde edilen %

DD egrileri arasindaki farklar da degerlendirilmistir.

Yapilan tez caligmasinda; 3B KRT’de kullanilan PB, CCC, AAA ve MC algoritmali
TPS’lerinin farkli heterojenite igeren bas-boyun, akciger, gégiis duvari-supraklaviikiiler-
arka aksilla ve prostat tedavi bolgelerindeki elde edilen doz dagilimlart karsilastirmali
degerlendirilmis ve kiiciik alanlarda heterojenite gegcislerinde fantom calismalar ile
TPS’lerinde kullanilan algoritmalar arasindaki doz hesaplama farkliliklar1 da

belirlenmistir.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1 Medikal Lineer Hizlandiricilar

Medikal lineer hizlandiricilar yiiksek giricilik 6zelligine sahip yiiksek enerjili X-
isinlarinin  elde edilebilirliginden dolay1 giinlimiizde derine yerlesmis tiimorlerin
tedavisinde kullanilan en popiiler sistemlerden biridir. Sekil 2.1°de goriildiigii gibi bir
medikal lineer hizlandirict genel olarak; gantri (tedavi kafasi), tedavi masasi, monitorler
ve el kumanda {initelerinden olugmaktadir. Tedavide hastanin dogru pozisyonlanmasi
icin yatay, dikey ve donme hareketleri yapabilen bir tedavi masasma sahiptir.
Radyasyon demetini iireten yapilar gantri ve stand igine monte edilmistir; stand sabittir
ve gantriyi pozisyonunda tutar. Gantri hastada hedeflenmis farkli agilardaki demetleri
olusturabilmesi icin hasta etrafinda 360° donme yetenegindedir. Kolimatorler gantrinin
bitim noktasina igten monte edilmistir. Giiniimiizde gelisen teknoloji ile birlikte, tedavi
sirasinda goriintiilleme yontemlerinden yararlanabilmek icin, lineer hizlandiricilara kV

ve MV gériintiileme {initeleri adapte edilmistir.

[Ik medikal lineer hizlandirici 1952 yilinda Londra’daki Hammersmith hastanesinde
kurulmustur ve bu cihazla ilk tedavi 1953 yilinda 8 MV’ luk X- 1sinlartyla yapilmistir.
Eksternal demet radyoterapisinin (teleterapi) ilk uygulandigi donemlerde konvansiyonel
X-15111 tilipleri (anot ve katot ile) ve yiiksek voltaj jenaratorlerinden elde edilen X-151m1
demetlerinin enerjileri en fazla 300 keV’di. Radyoterapi terminolojisinde demet
enerjilerinin elektron demetleri i¢in eV, X-151m1 demetleri i¢in nominal hizlandirma
potansiyel farki biriminde (V) kullanilmasindan dolay1 bu noktadan itibaren X-1s1n1
demeti enerjileri V cinsinden verilmektedir. 150 kV’a kadar ylizeysel ve 300 kV’a kadar
orta-voltaj cihazlar cilt kanseri ve palyatif tedavilerde efektif olarak kullanilmaktaydi.
Fakat bu cihazlarla elde edilen X-iginlarinin enerjileri diisiik oldugundan, derine
yerlesmis tiimorlerin tedavisinde tlimoriin {ist kisminda bulunan saglam dokularin
yiksek doz almasina ve dolayisiyla ciltte komplikasyonlarin olugsmasina neden
olmaktaydi. Ciltteki komplikasyonlarin Oniine gecebilmek i¢in tiimore verilmesi
gereken dozun sinirlandirilmasi gerekiyordu. Diisiik enerjili X-1sinlarinin kemik ve

yumusak dokudaki sogurulma farkliliklari da yapilan tedavilerde sorun olusturuyordu.



Bu nedenle derine yerlesmis tiimorlerin etkin tedavisinde yeterli giricilige sahip, kemik
ve yag dokusunda birbirine yakin enerji sogurulmasi verecek, cilt ve saglam
dokulardaki olumsuz etkiyi azaltacak enerjilerde X-isin1 iiretebilecek cihazlar tizerinde

calismalar yapildi.

Lineer hizlandirici ile yiiksek enerjili X-151n1 elde edilebilir veya tedavi sekline bagh
olarak elektronlar tedavide kullanilabilir. Bir medikal lineer hizlandirict genellikle 4-6
MV gibi diisiik ve 10-15-18 MV gibi yiiksek enerjili X-151n1 ve farkli enerjilerde (4-6-9-
12-15-18-21 MeV) elektron demeti iiretebilmektedir.

Sekil 2.1 Elekta marka Synergy model medikal lineer hizlandirici

Yiiksek enerjili X-1s1nlarinda sagilma ileri dogrudur ve sogurulan dozun maksimum
oldugu yer daha derindedir. Bundan dolay: cilt daha az hasar goriir (Skin sparing
effect). Isin eksenine dik bir diizlem boyunca, merkezi 1sindan uzaklastikca 6zellikle de
alan kenarlara yakin bolgelerde dozda bir azalma meydana gelir. Alan kenarlarinda
meydana gelen bu doz azalmasi penumbra olarak tanimlanir (Khan 2003).Y{iksek
enerjili X-isinlarinda penumbra  kiigiiktiir ve alan kenarlarinda daha keskin doz
diisiisleri goriiliir. Bunun nedeni lineer hizlandiricilarin, ¢ap1 yaklasik 2 mm olan sanal

kaynak boyutuna sahip olmasi ve enerjilerinin yiiksek olusudur. Bagka bir iistiinliigii de



daha yiiksek doz hizlarina (dakikada 1-10 Gy) sahip olmalaridir. Bu nedenle daha kisa
tedavi siirelerinde yiiksek dozlar verilebilir (Madcalse vd. 2002).

1940 yilindan sonra gelistirilen yiiksek frekansli, ¢ok kisa dalga boylu osilatorler, lineer
hizlandiricilarda elektronlarin  hizlandirilmasinda kullanilmistir. Daha sonra yiiksek
frekans kaynagi olarak 3000 MHz frekansta elektromanyetik dalga veren mikrodalga
iireticisi  (magnetron ve klaystron tiipleri) lineer hizlandiricilarda kullanilmaya
baslanmistir. Magnetron veya klaystron, mikrodalga kavitelerinde yogun
elektromanyetik alanlar olusturabilme yetenegindedirler. Magnetron mikrodalga
kaynagi, klaystron mikrodalga yiikselticidir. Uygun dalga kilavuzu yapilariyla
birlestirildiklerinde, elektronlar1 rolativistik hizlara ulastirmayr miimkiin kilar. Bu
tiiplerden elde edilen mikrodalga hizlandiric1 tiipiin igine gonderilir. Sekil 2.2°de bir

medikal lineer hizlandirici cihazinin sematik yapisi goriilmektedir.

Tedavi Kafasi
Elektron Tabancasi > Hizlandiricr Tiip >
(Diiz Demet)
4 Dalga
Kilavuz Saptirici
Magnet
Modulator RF Giig
v Kaynagi
y ynag Tedavi Kafasi
(Saptirilmis Demet)

Gli¢ Saglayici

Sekil 2.2 Medikal lineer hizlandiric1 sematik temel yapisi

Gli¢ kaynagi; merkezinde katot, ¢cevresinde anot bulunan silindirik yapili impuls (atma)
olusturan sebeke ag1 ve hidrojen thyratron lambalarini iceren modiilatdre dogru akim
verir. Elektrik akimi modiilatérde depolanir ve bir kontrol sistemi bu akimla belli
araliklarla mikrodalga olusturur. Modiilatérden ¢ikan yiiksek voltajli atmalar magnetron
veya klyston tiliplerine ve ayni zamanda elektron tabancasina iletilir. 15 MeV’den daha

yiiksek enerjili elektronlar i¢in klystron kullanilir. Hizlandiricr dalga kilavuzu silindirik



tiipten olugsmus seri bakir odaciklardan ibarettir. Bu tiipe yiiksek derecede vakum

uygulanir.

Elektron tabancasindan elde edilen elektronlar 50 keV’luk enerji ile hizlandiric1 bakir
tiiplin icerisine gonderilir. Magnetron veya klystrondan ¢ikan elektromanyetik dalgalar
hizlandirict tiipe gelir. Boylece odaciklarda 3000 MHz frekansinda titresimler
olusturulur. Odacikta olugan bu yiiksek frekanshi elektromanyetik dalgalar, odacigin
ortasindaki kanala iletilir. Bu arada elektron tabancasindan elde edilen elektronlar, 50
keV ile hizlandiric1 bakir tiipe girer, elektromanyetik dalgalara bindirilir ve odaciktan
odaciga bu kanal boyunca dogrusal olarak hizlanarak ilerler. Bir elektron AC
geriliminin periyodunun yarisina esit bir zaman igin, alan olmayan bir bolgeye
stiriiklenir. Bu yolla gerilim kutuplanmasi, elektronun siiriiklenme tiipli igerisinde
gecirdigi siirede tersine gevrilir ve bir sonraki boslugu gegerken hizlandirilir. Son
odaciktan ¢ikan elekronlarin hizlari her odaciktan aldiklar1 hizlarin toplamina esit olur.
Bu isleme lineer hizlandirma denir. Lineer hizlandirma odaciklarina iletilen titresimlerin
hepsinin ayn1 frekansta olmasini saglamak, frekans diizenleyicisi ve lineer hizlandirici
tiipiinde olusabilecek iyonlar1 tutarak daha once olusturulan vakumu saglamak ig¢in
vakum pompasi kullanilir. Elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve bu halde hedefe
gondermek i¢in manyetik odaklayicilar bulunmaktadir. Daha yiiksek enerjili demetler
elde etmek icin tiip ile hedef arasindaki yonlendirici miknatis (bending) ile 90 derece
veya 270 derece saptirilarak sekil 2.3’de goriildiigii gibi hedef (target) veya kolimator

sistemine yonlendirilir.

Sekil 2.3 Bir medikal lineer hizlandirict gantri yapist



Bir birincil sabit kolimatér (genellikle tungsten) hedefin altina diizlestirici filtrenin
lizerine monte edilir. Tki ucu agik kiiciik egimli bir koni seklindeki bu cihaz, sadece ileri
dogru sagilan X-1sinlarinin lineer hizlandirici disina ¢ikmasina izin verir. Bu kolimator
kafa sizintisindan yani gantriden sagilan fotonlardan kaginmaya yardimci olur. Bu
kolimatdriin boyutlar1 genellikle ikincil kolimatdriin olmadigr durumda 100 cm SSD’ye

yaklagik 50 cm ¢ap verecek kadardir (Madcalse 2002).

Bir ikincil kolimator sistemi genellikle yaklasik 8 cm kalinlifinda tungsten veya
kursundan yapilmis iki ¢ift metal bloktan olusur. Cene i¢inden sizan doz, zirhlanmamig
demetten kaynaklanan dozun yaklasik % 0.4’ kadardir. Hastada her ¢ene (Jaw) igin
kolimatorler 0-40 cm araliginda farkli dikdortgensel alanlar olusturmak igin

ayarlanabilirler (Madcalse 2002) .

Kursun, serrobend ya da tungstenden yapilan iigiinciil kolimatdrler dairesel alanlar
siirlandirmak igin kullanilirlar. Bu kolimatorler demet merkezi eksenine paralel ya da
demet diverjansina (151n demetinin kaynaktan olan uzakligin artmasina bagli olarak
acilmasidir) uyumlu olarak dizayn edilebilirler. Bu kolimatoérler genellikle
hizlandiricinin kafasina baglanan yuvalara monte edilirler. Boylece bu kolimatdrler
hizlandiricinin  ikincil kolimatorlerinin altina yerlestirilmis olurlar. Sekil 2.4’de
gorildiigi gibi farkli yaprak kalinliklarma sahip Cok Yaprakli Kolimatér (CYK)

sistemleri vardir.
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Sekil 2.4 Bir medikal lineer hizlandiricida CYK goriinimii



Demet penumbrasini minimuma indirmek i¢in kolimatdr yuvasiin dizayniyla {igiinciil
kolimatdrler X-151m1 kaynagina yakin olarak dizayn edilebilir ve bu dizayn gantriye

hasta etrafinda daha biiyiik bir hareket 6zgiirliigii saglar (Khan 2003).

Lineer hizlandiricilar X-151m1 modunda calistirildiginda elektron demeti bir hedefe
carpar ve Bremsstrahlung X-1s1n1 iiretilir, elektron modunda ¢alistirildiginda elektronlar

genellikle lineer hizlandirict ¢ikisinda bir sagict foile garparlar.

Lineer hizlandiricinin ¢alismasinda kritik olan diger sistemler ve yardimci sistemler;
lineer hizlandirici bilesenlerinin sicakligin1 diizenlemek i¢in bir sogutma sistemi,
hizlandirict dalga kilavuzunda vakum olusturmak i¢in bir iyon pompasi sistemi,
pnomatik siiriciiler i¢in bir basing sistemi, iletici dalga kilavuzunun dielektrik

dayanikliligini artirmak i¢in bir gaz sistemidir.

2.2 Bilgisayarh Tomografi

Radyoterapide tedavi edilmesi ve korunmasi gereken hacimlerin dogru belirlenebilmesi
icin BT cihazlar1 kullanilmaktadir. Sekil 2.5’de goriildiigii gibi BT cihazi; X-151n tlipli
ve dedektorlerin iginde bulundugu gantri, hasta masasi1 ve kontrol iinitesinden

olusmaktadir.

Bilgisayarli tomografide, X-i1sm1 tiipii kullanilarak, belirli bir derinlikteki obje
gorlntiillenmektedir. Temelde dar 1s1n veren X-1sm1 tlipii ile hastanin karsisindaki
radyasyon dedektorii beraber hareket ederek tarama yapmaktadir. BT’de yliksek
kalitede goriintii elde edilebilmektedir. Hasta yiiksek radyasyon dozu sogurmasina

ragmen, yumusak dokular i¢in goriintii kalitesi digiiktiir.



Sekil 2.5 GE marka LightSpeed RT Bilgisayarli tomografi cihazi

Goriintlilerdeki  diizeltmeler ve matematiksel islemler, bilgisayar tarafindan
yapilmaktadir. Sogurma katsayilarina bagli BT numaralar iretilmektedir. BT
numaralar1 -1000 ile +1000 arasindadir. Hounsfield birimi de denilen BT numarasi

(HU) Denklem 2.1°de gosterildigi gibi hesaplanmaktadir.

HU = o™ Hsu 33000 2.1)
/LlSU

Buradaki p lineer sogurma Kkatsayisidir. Hounsfield numarasi suyun sogurma
katsayisindaki % 0,1°lik degisimi vermektedir. BT numarasi, gri skalaya doniistiiriilerek
goriintii meydana gelmektedir. BT numaras: degistirilerek, istenilen organ goriintiisii

elde edilebilmektedir.

Bir BT goriintiisti, BT tarafindan oOl¢ililmiis goreli dogrusal azalim katsayisinin
matrisinden yeniden yapilandirilir. Tipik bir matris 1024x1024 piksel denilen resim
elemanindan olusur. Her bir piksel, BT tarayicisinda kullanilan tarayici demet igin
dokunun goreli dogrusal azalim katsayisinin bir 6lciistidiir. Doku temsilcilerini igeren
fantomlar1 (BT fantomlar1) kullanarak BT tarayicilarinin kalibrasyonunun yapilmasiyla,

piksel degeri (BT numaralar1) ve doku yogunlugu arasindaki iligki kurulabilir. Bu, doz



dagilimlarinin hesaplanmasinda doku homojensizlikleri i¢in piksel diizeltme saglar

(Schneider vd. 1996) .

3B tedavi planlamasimin en 6nemli 6zelliklerinden biri, 6zgiin ¢aprazlama ile (enine)
gorlintiinlin baska diizlemlerde yeniden yapilandirilma kabiliyetidir. Buna “digitally
reconstructed radiograph” (DRR) denir. Yiiksek kaliteli DRR elde etmek, sadece yliksek
kontrast ve ¢oziiniirliikte goriintiiler degil, ayn1 zamanda yeterli derecede kiiciik kesit
kalinlig1 gerektirir. Kesit kalinligi, ihtiyaca bagli olarak genelde 2-10 mm arasinda
secilir; 6rnegin, daha ince kesitler tiimor konumu ya da yiiksek kalitede DRR i¢in ve
daha kalin kesitler timdr hacminin disindaki bolgeler igindir. Spiral ya da sarmal BT
tarayicilari, hasta tarayici cemberine dogru ilerlerken, X-1s1n1 tiipiiniin siirekli doniisiine
izin verir. Bu 6nemli 6l¢ilide toplam tarama siiresini azaltir ve bu yiizden yiiksek kalitede

BT goriintiileri ve DRR i¢in gerekli biiyiik sayida ince kesitin kazancina izin verir.

Yiiksek goriintli kaliteli BT taramasinin yami sira, tedavi planlamasi, hasta
pozisyonlanmasi, hareketsizliginin saglanmasi ve goriintliilerde goriilebilen dis
isaretleyiciler gibi 6zel etmenler gerektirir. Tedavi planlamasi i¢in BT masas1 diiz
olmal1 ve hasta asil tedavideki gibi ayn1 pozisyonda ayarlanabilmelidir. Hareketsizligin
saglanmasi durumlari 3B KRT i¢in 6nemlidir ve tedavide oldugu gibi BT i¢in de ayni1
olmalidir. Hasta cildinde belirleyici noktalar BT goriintiilerinde goriilebilir olmalidir

(Khan 2003).

2.3 Tedavi Planlama Sistemleri

Radyoterapide bir tedavi planinin amacit en az saglikli doku komplikasyonu ile
maksimum timor kontrolii saglamaktir. En uygun tedavi plani i¢in optimum demet

sekillendirilmesi ile optimum doz dagilimi elde edilmelidir.

Tedavi planlamalar1 1960’larda standart izodoz kartlar1 kullanilarak hasta konturlar
tizerinden elle planlamalarla baslamistir. Teknolojinin geligsmesi ile 1965’lerden sonra

2B bilgisayarli planlamalara gecilmis daha sonra BT goriintiileri kullanilarak 3B
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planlamalar yapilmistir. Giiniimiizde sekil 2.6’da goriildiigii gibi ticari olarak genis bir

yelpazede yazilim ve donanim seceneklerine sahip TPS’ler mevcuttur.

Sekil 2.6 TPS’de 6rnek bir hasta plani, kesitleri ve doz hacim histogrami

TPS belirli bir program altinda ¢alisabilen yazilimdan olusan bir sistemdir. Bilgisayar
ortaminda farkli enerjilerde, farkli esmerkez, farklit SSD ve istenilen alan boyutlarinda
foton ya da elektron demetleri olusturmak ve bu demetleri farkli tedavi teknikleri ile

hastaya yonelterek 1sinlanan bolgedeki doz dagilimlarini elde etmek miimkiindiir.

Tedavi planlamalari; hasta teshisi, timor siniflandirilmasi, tedavi planlamalari i¢in BT,
MRG ya da PET-BT gibi goriintiilerin elde edilmesi, tedavi edilecek hacimler (GTV,
CTV, PTV) ve kritik organ ya da dokularin belirlenmesi, optimal demet yerlestirme ve

tedavi simiilasyonu ile doz optimizasyonu yapilarak tamamlanmaktadir.

Bir tedavi planlamasinin optimizasyonu sadece uygun alan ayarlamalarinin tasarimini
degil, ayn1 zamanda demet yonlerinin, alan sayilarinin, demet agirliklarinin ve kama
filtreler, kompansatorler, dinamik ¢ok yaprakli kolimatorler gibi degistiricilerin
yogunlugunun ayarlanmasimi da gerektirir. ileri planlama sisteminde bu parametreler
tekrarlayici ya da deneme-yanilma esasina gore secilir ve bu nedenle karisik bir durum
icin, eger yiiksek dereceli optimizasyon isteniyorsa, tiim islem ¢ok yogun bir ¢aba ister.
Bununla birlikte uygulamada, ¢ogu uygulamaci standart teknikle baslar ve onu, verilen

hasta i¢in BEV, 3B doz gosterimleri, aym1 diizlemde olmayan demet seg¢imleri,
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yogunluk ayart ve doz-hacim histogramlar1 gibi araglart kullanarak optimize eder.
Zaman, 3B KRT planlamak i¢in verilen durumun karisikligina ve tedavi planlama
sisteminin hizina baghdir. Son tedavi plani, hasta bilgi girdisinin kalitesi, goriintii
kesitleri, goriinti kaydi, alan ayarlari, doz Olgiimii, plan degerlendirmesi ve plan

optimizasyonu kadar iyi olmalidir.

TPS’ler icerdigi 6zel algoritmalar yardimiyla, sisteme Onceden girilen 1ginlama cihazina
ait demet enerjisi, doz verimi, % DD, TAR, SAR, TMR, Sc ve Sp gibi dozimetrik
parametrelerden gerekli olanlarini, sonradan girilen hedefe (yani hastaya), tedavi
teknigine 1sinlamaya ait parametreleri iliskilendirerek doz hesabi yapmaktadir. Bu
hesaplamalar sonunda, radyasyonun hedef igindeki dagilimi, komsu doku ve organlar

ile timoriin alacagi doz belirlenebilmektedir.

TPS’lerde tedavide kullanilan cihaza ait dozimetrik parametreler kurulus asamasinda
yiiklenmekte ve periyodik olarak kontrol edilmektedir. Hastaya ait bilgiler ise tedavi
asamasinda girilmektedir. Hastanin 1sinlanacak bolgesinde yer alan kritik organlar,
tiimOr hacmi ve 1ginlanmasi planlanan hedef hacim belirtilmelidir. Daha sonra istenilen
ozelliklere sahip foton ya da elektron demetleri olusturularak, hedef bolge iizerine
gonderilmektedir. Yazilim girilen tiim bilgileri goz Oniinde tutarak MU ve izodoz
hesaplamalari, DVH ve DRR olusturma, IMRT optimizasyonlar1 gibi istenilen
dozimetrik hesaplamalar1 ger¢eklestirmektedir (Khan 2003) .

2.4 Doz Hesaplama Algoritmalar:

Gilinlimiizde tedavi planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC gibi cesitli algoritmalar
kullanilmaktadir. Kullanilan bu algoritmalarin birbirlerine kiyasla avantajlar1 ve
dezavantajlar1 vardir. Bu algoritmalarda; yliksek ve diisiik yogunluklu ortam
gecislerinde, ara ylizlerde, akcigerdeki hava ortaminda, cilt girislerinde tedavi
alanlarinin kiigiik ve diizensiz olmasi gibi durumlarda farkliliklar yasanmaktadir.
Cizelge 2.1°de yiiksek ve diisiik yogunluklu ortam gecislerinde, ortamda suya gore

yogunluk farkindan kaynakl etkileri gostermektedir.
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Cizelge 2.1 Suya gore yiiksek ve diisiik yogunluklu ortam gegislerinde goriilen etkiler

Ortam Yogunluk (g/cm®) Suya Gore Oran Etki

Hava 0.0012 1/800 Azalim ve Sacilma
Akciger 0.2-0.3 1/5 Azalim ve Sacilma
Su (Yumusak Doku) 1.000 1.0

Kemik 1.6 1.6X Azalim ve Sacilma
Titanyum 45 45X Azalim

Celik 7.5 7.5X Azalim

Bir hastada nokta dozun hesaplanmasi i¢in uygun olan yarikiiresel yoOntemler
gelistirilmistir. Kontur diizensizlikleri ve doku heterojeniteleri diizeltmeleri igin
yontemler vardir. Bu yontemlerdeki bazi bilesenler ticari TPS algoritmalari doz
hesaplamalarina adapte edilmistir. Modern TPS’ler yazilimlarint doz hesaplamalari,
0zel 3B grafikler, veri girisi ve islenmesi konularinda giincellemislerdir. Bazi 3B
planlama sistemleri 2B temel doz hesaplama algoritmalar1 (herhangi bir kesitte verilen
doz dagiliminin hesaplanmasi komsu kesitlerdeki doku kompozisyonun degisikliginden
etkilenmeyen) kullanmaya devam etmektedir, ancak 3B’a interpolasyon yaparak
gecmektedir. Doku heterojeniteleri olmast durumunda komsu kesitler dozun
hesaplandig kesitteki doku kompozisyonu ile benzer varsayilmaktadir. Bu varsayim o
kadar kotii olmasa da yanligtir. Komsu kesitlerden gelen lateral sagilim, tiimor
tedavisinde kiigiik alanlar kullanilmasi1 veya akciger ya da biiyiik hava kaviteleri ile
cevrilmis yapilar gibi durumlar haricinde ikincil 6neme sahiptir. Diger yandan komsu
kesitler icin ayni yapinin oldugu varsayimi doz hesaplama siirecini daha basit
algoritmalar kullanarak 6nemli oOlglide hizlandirir. Ancak nonkoplanar demetlerin
siklikla kullanildigr ve doz dagilimlarinin birden ¢ok diizlemde degerlendirildigi 3B
KRT’de doz hesaplama algoritmasinin homojen ortamlar i¢in +% 3 ve heterojen
ortamlar i¢in +% 5 dogrulukta hesap yapabilmesi hayati Oneme sahiptir. Plan
optimizasyonu tekrar eden bir siire¢ oldugu i¢in hesaplama hizi1 ¢ok Onemlidir. Bu

nedenle en iyi algoritma dogruluk ve hiz agisindan en dengeli olandir.

Algoritmalar; diizeltme tabanli, model tabanli ve direkt MC olmak iizere 3 kategoriye

ayrilir. Bu yontemlerden herhangi biri 3B tedavi planlamasi i¢in kullanilabilir ancak hiz
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ve dogruluklari birbirlerine gore degisebilir. Ancak model tabanli algoritmalar ve direkt
MC giiniimiiziin tercih edilen algoritmalar1 olarak gdriinmektedir. Bunun nedeni 3B’ta
radyasyon tasinmasini simiile edebilmeleri, dolayisiyla, akciger gibi diisiik yogunluktaki
dokular ve heterojen dokular altinda meydana gelebilecek yiiklii parcacik esitsizliginde
(elektronik dengenin saglanamamasi durumunda) daha dogru doz dagilimi elde
edebilmeleridir. Giinlimiizde her ne kadar diisiik hizda olsalar da modern bilgisayarlarin
veri depolama kapasitesi ve artan hizlar1 sayesinde bu sinirlama ortadan kalkmaktadir.
Cizelge 2.2’de doz hesaplama algoritmalarinda doz hesaplama yoOntemlerinin

karakteristik Ozellikleri ve kullanim farklarinda 6nemli noktalar1 verilmektedir.

Cizelge 2.2 Doz hesaplama algoritmalarinda doz hesaplama yontemlerinin
karsilagtirilmasi (Ahnesjo vd. 2013)

Yo6ntem karakteristikleri Farklan
MC (Model Tabanl) Agik ve belirgin parcacik Gelistirilmekte olan
tagima simiilasyonu, klinik kullanimlarda
Dogru ve kesindir. standart arastirma
Girtlti dagilim yoktur. aracidir.
Nokta Kernel metotlar Sakl1 pargacik tagima; Akcigerde dogru
Konvoliisyon/Siiperpozisyon, Dogru ve kesindir. hesaplamalar igin
CCC Kiiciik sistematik hatalar kullanilan
(Model Tabanli) yoktur. yontemlerdir.
Kalem (Pencil) Kernel Heterojenite etkisi Klinik uygulamalarin
Yontemler (Model Tabanli- diizeltmelerle hesaba ¢ogunda
Diizeltme Tabanli) katilir. kullanilmaktadir.
Sacilan Doz Tahminleri “Yar1’ kalem kernel Diizeltme tabanli
(Diizeltme Tabanl1) yontemleri kullanir. hesaplamalarda
siklikla kullanilir.
1D heterojenite diizeltmeleri Modeller sadece olayin Herhangi yontemde
(Diizeltme Tabanl1) oldugu yonde hesaplar. heterojeniteler igin
dogru doz
hesaplamada
kullanilabilir.
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2.4.1 Diizeltme tabanh algoritmalar

Bu algoritmalar yar1 kiireseldir. Temel olarak kiibik su fantomundan elde edilmis
Olclilen verilere dayanir. Hasta igindeki doz dagilimimi hesaplamak ig¢in analitik
fonksiyon veya faktorler seklinde ¢esitli diizeltmeler uygulanabilir. Tipik olarak bu
diizeltmeler; kontur diizensizlikleri i¢in azalim diizeltmeleri, sagilma hacmi, alan
boyutu, alan sekli ve radyal mesafenin bir fonksiyonu olan sag¢ilim diizeltmeleri, ters
kare kanununa gore kaynaktan hesaplama noktasina olan mesafe i¢in geometrik
diizeltmeler, kama filtreler, kompansatorler, bloklar gibi demet yogunlugu
diizenleyicileri i¢in azalim diizeltmeleri, radyolojik yol uzunluguna dayali doku

heterojeniteleri i¢in azalim diizeltmeleridir.

Diizeltme tabanli algoritmalar basitce Olclilmiis derin dozu interpole etmekten 6zel
durumlar altindaki cesitli diizeltme faktorlerini dngérmede kullanilan 6zel formiile
edilmis analitik fonksiyonlar1 kullanmaya kadar genis bir ¢esitlilige sahiptir. Herhangi
bir noktadaki toplam doz, genellikle ayr1 ayr1 hesaplanan birincil ve sagilim bilesenlerini
toplayarak hesaplanir. % DD, TAR, TMR Clarkson metodu (herhangi bir sekile sahip
doz integrasyonu) hesaplamalari agisindan 6rnektir. Bu yontemler elle hesaplamalarda
kullanilabilecegi gibi hastanin herhangi bir noktasindaki sogurulan dozu hesaplamak
icin diizeltme tabanli bir bilgisayar algoritmasinda kullanilabilir (Khan 2010). Diizeltme
tabanli algoritmalarin  dogrulugu, oOzellikle elektronik dengenin tam olarak
saglanamadigi akciger ve doku ara yiizlerinde 3-B heterojenite diizeltmeleri igin

sinirlidir.

2.4.1.1 Pencil beam algoritma

PB algoritmalarda doz hesaplamasi sonsuz dar kalem demetlerle doz dagilimina
dayanmaktadir. Doz kernelleri homojen su ortaminda yapilan doz olgiimlerinde elde
edilmektedir. PB algoritmalarda inhomojenite diizeltmesi sadece demet yoneliminde
merkezi eksen dogrultusunda hesaba katilmaktadir. Bu durum yiiksek ya da diisiik
yogunluk heterojenitesi i¢eren bir akcigerdeki tiimor ya da gégiis duvar tedavi ederken

doz hesaplamalarinda beklenilmeyen hatalara neden olabilir.
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Gergek hasta viicudu farkli yogunluklari icerir. Her bir kalem demette diizeltme faktorii
uygulamaya ihtiya¢ vardir ve demet azaliminda bu diizeltme faktoriinii hesaba katar.
Diizeltmenin ihmal edilmesi potansiyel doz hatalarina neden olur. (Dorje 2014)
tarafindan yapilan bir c¢alismada; yiiksek yogunluklu bir ortamda PB algoritma

hesaplamasinda dozun % 7.3’den fazla hesaplandig1 gosterilmistir.
2.4.2 Model tabanh algoritmalar

Model tabanli algoritmalar kiireseldir ve ger¢ek radyasyon tasinmasini simiile eden
fiziksel bir modelle doz dagilimin1 hesaplar. Birincil foton etkilesimini takip eden enerji
dagilimi ve herhangi bir noktadaki primer foton enerji akisi olaymi modelleme
yeteneginden dolayi, etkilesim bolgesinden uzaktaki sagilmig fotonlarin ve elektronlarin

tasinmasini simiile edebilir.
2.4.2.1 Konvoliisyon-siiperpozisyon yontemi

Model tabanli algoritmalarin bir smifi olan konvoliisyon-siiperpozisyon 1980’lerin
ortasindan itibaren gelistirilmektedir. Bir konvoliisyon-siiperpozisyon yontemi, primer
foton etkilesimden ortaya cikan sagilan foton ile elektronlari ve primer fotonun

taginmasini ayri bir sekilde goz Oniine alan bir konvoliisyon denklemine sahiptir.

D(?) = j %\pr(?')A(?~-r*')d3—?'

= f?;,(?')/a(?—?’)dﬂ?'
(2.2)

Burada p/p kiitle azalim katsayisi, \I//’(?) primer foton enerji akisi ve A(F—=7)
konvoliisyon Kernel’idir (primer foton etkilesim bodlgesinde harekete gegen sagilmis
fotonlar ile elektronlarin doz dagilim aktariminin bir matriksidir). Sekil 2.7 radyasyon
tasinmasinin  geometrisini  gdstermektedir. Kiitle azalim katsayis1 ve primer enerji

akisinin Uirtinii Terma (birim kiitle i¢in birakilan toplam enerji) olarak adlandirilir.
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Doz Depolanma Bolgesi

Sekil 2.7 Radyasyon taginmasinin geometrisi (Khan 2010)

Terma, fotonlar tarafindan harekete gecirilen elektron formunda birim kiitle basina
birakilan kinetik enerjiyi tanimlayan Kerma’ya benzerdir. Kernel etkilesim bolgesindeki
birim Terma tarafindan olusturulan doz matriksidir. Bir hacim iizerinde

birlestirildiginde Terma ve doz Kernel’inin iiriinii Denklem 2.2°de verilen doz degerini

gosterir. 4(7=7) Konvoliisyon kerneli, dogrudan &l¢iim ya da hesaplamayla elde edilen
doz sacilim diizeni tarafindan tanimlanabilir. En sik kullanilan yontem, primer foton
etkilesim bolgesinden kaynaklanan sacilan fotonlar ve elektronlar tarafindan tiim
yonlerdeki doz aktarimlarini belirleyen ve yiliksek sayidaki primer fotonlarin
etkilesimlerini simiile eden MC’dur. Sekil 2.8’de MC programi tarafindan olusturulan
Co0-60’1n su i¢in Kernel’ini gostermektedir. Kernel’deki doz dagilimmin incelenmesi
MYV foton demetlerinden beklendigi gibi Kernel tarafindan yapilan doz aktariminin 6n
tarafa dogru pik yaptigini gostermektedir. Primer foton taginmasinin modellenmesi de
lineer hizlandirict X-151n1 demetleri i¢in doz Kernel’inin hesaplanmasi foton enerji
spektrum bilgisi gerektirir. Kernel hastadaki herhangi bir noktadaki dozun hesaplanmasi
icin kullanilan konvoliisyon denkleminin hayati bir bilesenidir. Denklem 2.3’deki gibi
bir konvoliisyon denklemi kullanan TPS’nin kabul edilmesindeki dnemli gorevlerden
biri, modellenmis demetin 6l¢iilen DD dagilimi1 ve demete dik diizlemdeki doz profilini
alan boyutu ve derinligin bir fonksiyonu olacak sekilde uygun hale getirmek maksadiyla

MC tarafindan olusturulan enerji spektrumunun diizenlenmesidir.
Sekil 2.8°de MC simiilasyonuyla hesaplanmis su icin Co-60’1n doz Kernelleri

verilmistir. Izodeger ¢izgilerinin birimleri ¢cGy.MeV olarak gosterilmektedir (Khan,

2010).
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Sekil 2.8 a. Birincil fotonlar tarafindan harekete gegirilen elektronlarin primer katkisi,
b. Birincil sagilim katkisi, c. Primer ve sacilan katkilariin toplami

Bir konvoliisyon denklemi radyolojik yol uzunlugu i¢in (suya gore -elektron
yogunlugunun mesafe diizeltmesi) diizenlendiginde konvoliisyon-siiperpozisyon

denklemi olarak adlandirilir.

(2.3)
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Burada #7'7', kaynaktan birincil foton etkilesim bolgesine olan radyolojik yol
uzunlugudur. #7-7" (7= se, primer foton etkilesim bolgesinden doz aktarim bolgesine

kadar olan radyolojik yol uzunlugudur.

Doz Kermel A(P7-7- (F=7) sudaki MC tarafindan olusturulan mesafe skalasi
kullanilarak hesaplanabilir. Sekil 2.9 ranj skalas1 yontemi ile elde edilen Kernel’in MC
tarafindan dogrudan homojen ortam i¢in olusturdugu Kernel ile iyi bir sekilde mukayese

edilebilecegi gosterilmektedir.

Derinlik (cm)

Radyal Mesafe (cm)

Sekil 2.9 Bir hava halkasi i¢eren su fantomundaki MC tarafindan olusturulan 6 MeV
primer foton Kernel’inin karsilastirilmasi

Diiz ¢izgi heterojen durumlar icin ifade edilen Kernel’in hesaplanmasidir. Kesikli ¢izgi
ise ranj skalandirilmasi kullanilarak heterojen fantom icin diizenlenmis olan Kernel’dir

(Khan 2010).

2.4.2.2 Anizotropik analitik algoritma

AAA gercek doz hesaplamasi i¢in gerekli temel fiziksel parametrelerin tanimlanmasini
birincil demet modellemesi ve ikincil demet modellemesi ile yapmaktadir. Pargacik
akilari, foton ve elektrondan olusan klinik demet enerji spektrumunu kullanmaktadir.

Klinik demet bir ¢coklu kaynak demeti kullanilarak temsil edilmektedir. Birincil foton

19



enerji akisi (birincil kaynak), ekstra foton enerji akis1 (ekstra odak kaynak), kontamine
elektron akist (elektron kontamine kaynagi) ve fiziksel kama filtreden foton sagilmasi
(kama filtre sagilma kaynagi) parametrelerini hesaba katarak doz hesaplamasi
yapmaktadir. AAA algoritmada doz hesaplama igin hesaba katilan bilesenler sekil
2.10°da gosterilmektedir.

Source

T
Primary collimator

Flattening filter

lonization chamber

Jaws

Blocks

MLC

DMLC (IMRT)
Dynamic wedges
Beamlet g

——— Hard wedge

Calculation et rh‘ 7
voxel grid + t Patient

Sekil 2.10 AAA i¢in doz hesaplama bilesenleri

2.4.2.3 Monte Carlo yontemi

Pratikte karsilasilan zorluklarin giderilmesi i¢in fiziksel fantomlar yerine matematiksel
fantomlar kullanilmaktadir. X-151n1 tetkiklerinin matematiksel benzesimleri yapilarak
organ dozlarmin hesaplanmalar ger¢eklestirilmektedir. MC yonteminde, belirli bir X-
1511 spektrumuna ait her bir fotonun fantom ya da hasta boyunca yol aldig1 mesafe
izlenmekte ve bu yol boyunca yapabilecekleri etkilesmelerin olasiliklar1 kullanilarak
tamamen sogurulduklar1 noktada ortama verdikleri enerji bulunmaktadir. Sekil 2.11°de
MC simiilasyonu ile her bir parcacigin madde i¢inde izleyebilecegi yollar ve

yapabilecegi etkilesimlere 6rnek verilmektedir.
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Sekil 2.11 MC simiilasyonunda her bir par¢acigin madde i¢inde izleyebilecegi yollar ve
etkilesimler

Insan viicudunun son derece kompleks anatomisinin ve gercek X-1sin1 spektrumunun
matematiksel fantomlarda kullanilan geometrik ifadelerle tanimlanmasi bu yontemdeki
en Onemli hata kaynagidir. Matematiksel fantomda, organlarin temsilinde dikkate alinan
yogunluklar ve farkli elementlerin kompozisyonu tam olarak insan viicudunu

yansitmadigindan bir miktar hata ortaya ¢ikacaktir.

Lineer Hizlandirici
Simulasyonu

B A
v A 4

Direkt Faz Uzay

- A
-
-
-
-
-
&~ -

Coklu (Sanal) Kaynak B v
Modelleri S~ Demet Modelleme

x a| (verilen faz uzay pargaciklari)
N x
1 e
! 1
B | Olgtim Modelleri |
! A
1
' i C
' B '
S -I Olglim verileri |

Sekil 2.12 Lineer hizlandirici i¢in demet model tanimlama diagrami

Burada A; lineer hizlandirict tedavi kafasinin (gantri) simiilasyonundan faz uzay
bilgilerinin direkt kullanimi, B; faz uzay bilgisi ile ya da 6lgiilen verilerden g¢ogaltma

olmadan tiiretilmis c¢oklu (sanal) kaynak modelleri, C; Olgiimlerden tiiretilmis diger

modellerin gelistirilmesidir.
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MC terminolojisi:

RNG (Random Number Generator-Rastgele Sayr Uretici): 0 ve 1 arasinda
rasgele bir say1 secerek, par¢acigin (fotonun) yolunu belirler.

Tarihge: Bir parcaci@in izidir. Pargacigin (fotonun) ortamdan gecerken
kaybettigi enerjidir.

Faz uzay1: 6 boyutta karakterize edilir.

Olaylar: Fotoelektrik etki, kompton olayi, ¢ift olusumu ve elektron
etkilesimleridir.

Ornekleme: Kullanilan RNG parametrelerinin  olast dagilimindan olay
parametrelerinin ¢izimidir.

Puanlama: Ilgilenilen simiilasyon siiresince kazanilan degerdir.

Tahmin edici: Puanlama yonteminin matematiksel ve algoritmik tanimlamasidir.
Kernel: Kalem ya da nokta bir MC simiilasyonunda, puanlanmis bir kiigiik

kalem demet bu yolda olaylar1 ya da bir noktada meydana gelmesini igerir.

MC yonteminde; Orneklemede olaylarin (etkilesimlerin) sonuglar1 tahmin edilerek,

bilinen olasiliklar ve olasilik dagilimlart kullanilir.

MC’da iki teorem kullanilir:

1-

LLN (Law of Large Numbers- Biiyiik sayilar kanunu): Bu teoreme gore; ¢ok
sayida izlenen parcaciklardan elde edilen sonuclarin ortalamasi beklenen degere
yakin olmalidir ve daha fazla izleri takip ederek sonuca daha yakin olma
egiliminde olacaktir.

CLT (Central Limit Teorem- Merkezi Limit Teoremi): drnegin; 3x3x3 mm
vokselde 2 Gy doz 10 foton ile ¢apraz bu voksel vokselde teslim edilebilir.
Ancak 10™ foton simiilasyonu alan boyutunda carpilirsa sonsuz zaman alacaktir.
LLN’ye gore tim alanlar i¢in 10’ foton simiilasyonun yapilabilir, boylece

sonuglar CLT ye gore % 1 dogrulukla olacaktir.

MC yo6nteminde pargaciklar 6 boyutta faz uzayinda karakterize edilir. r = (x,y,z) ve
6D = (x,y,z,0,p,E) dir.
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MC yonteminde; EGS4, EGSnrc, GEANT, PENELOPE, MCNP, MCNPx, FLUKA

olarak tanimlanan MC kodlar1 kullanilmaktadir.

2.4.2.3.1 Direkt MC

MC teknigi MC kodlarinin oldugu, foton ve pargaciklarin kendi etkilesimlerinin olas1
dagilimlarin1 belirlemek i¢in milyonlarca foton ve pargaciklarin madde iginden
gecmesini simiile eden fizigin temel kanunlarinin kullanildig1 bir bilgisayar programini
icerir. Daha fazla sayida simiile edilmis parcaciklar kullanilarak bu dagilimlarin
dogrulugu daha iyi tahmin edilir. Ancak simiile edilen parcacik sayisi arttirildiginda,
hesaplama siiresi engelleyici bir sekilde uzun olacaktir. Dolayisiyla bir MC kod
yaziliminda zorluklar vardir. Parcacik demetinin ortalama davranig seklini tahmin etmek
icin rastgele secilen parcaciklarin goéreceli bir kiiclik 6rnegini kullanmak miimkiindiir.
Doz dagilimi voksellerdeki biriken iyonizasyon olaylar tarafindan hesaplanmaktadir.
Tahmin edilir ki; birka¢ yiiz milyondan bir milyar parcaciga tasima uygun hassaslik ile
radyoterapi tedavi planlama igin gereklilik olacaktir. Hesaplama siiresinin asirt uzun
olmasma ragmen, hastada hesaplanan doz dagilimlarinda en dogru ydntemdir. MC
simiilasyonu ile yapilan 6rnek planlar, 6zellikle heterojen dokularin ara yiizlerinde ve
akcigerde doz hesaplamasmin dogrulugunda 6nemli kazanclar saglamistir. Burada
parcacitk dengesizligi belirli kosullar altinda meydana gelebilir. Bilgisayar
teknolojisinde ve hesaplama algoritmalarindaki devamli gelismeler ile giintimiizde MC

yontemi rutin tedavi planlama uygulamalarinda kullanilmaya baglamistir (Khan 2010).

TPS’lerinde radyasyon tagima simiilasyonunda ¢ok sayida MC kod kullanilir; Electron
Gamma Shower Version 4 (EGS4), ETRAN/ITS, Monte Carlo N-partical (MCNP),
PENOLOPE ve PEREGRINE (Lawrence Liver more National Labrotory).

Asirt uzun hesaplama siiresine ragmen, MC hastada en dogru doz dagilimin1 veren
hesaplama yontemidir. MC simiilasyonu ile yapilan 6rnek planlar 6zellikle heterojen
dokularin ara yiizlerinde ve akcigerde belirli kosullar altinda meydana gelen parcacik

dengesizliginde dogru doz hesaplamada 6nemli kazanglar gostermistir.
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2.4.2.3.2 Ozellestirilmis MC

Caligma prensibi varyans azaltma tabanli simiilasyon ya da enerji tasima
tanimlanmasinda belirli sadelestirmelere dayanmaktadir. Agirlikli olarak tahmin ediciler
kullanilir. FLUKA ve MCNPX nétron transport modiilii, DPM elektron-foton kodlar
gibi 6zel amacl kodlar kullanilmaktadir (Colleen 2013).

2.5 Tedavi Sistemlerinin Kalite Kontrolii

Radyoterapide klinik sonuglari en iyi seviyeye getirmek ve tedavi alan her hastada
gerekli kaliteyi saglamak icin TPS’lerin kalite kontrollerinin o6zenle yapilmasi
gereklidir. Genellikle hastanin  gorlintlisiiniin - alinmasiyla baglayan ve tedavi
planlamasiyla devam eden radyoterapi siireci olduk¢a karmasiktir. Tedavinin iyi yanit
vermesi ve tedavi gilivenligi, planlanan radyasyon dozunun belirlenen hedefe dogru
sekilde verilmesi ile saglanir. Radyoterapide kalite kontroliin amaci, planlama ve
tedavinin her asamasinda olusabilecek hatalar1 6nlemektir. Bu nedenle tedavi
planlamasinda kullanilan BT gibi goriintiileme cihazlar1 ve TPS’ler ile hastaya ait tedavi

planlama bilgilerinin belirli araliklarla 6lgiilmesi ve kontrol edilmesi gerekmektedir.

Hasta doz verifikasyonu yapilabilmesi i¢in TPS’lerde hesaplanan doz dagilimlarinin

dozimetrik araglar kullanilarak dogrulugunun kontrol edilmesi gerekmektedir.

Hasta tedavi planlamalarinda ICRU 62’ye gére CTV ve PTV gibi olusturulan hacimler

ile hedef ve kritik organlarin konturlamalar1 yapilmaktadir.

RTOG QA grubu tarafindan kullanilmasi dnerilen doz hesaplama algoritmalar1 vardir.
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2.6 Doz Hacim Histogramlar

Radyoterapide dozimetrik acidan plan degerlendirmeleri; izodoz egrileri ve doz hacim
histogramlar1 (kiimiilatif ve diferansiyel) araciligi ile yapilmaktadir. DVH’lar1 hedef
hacmin ya da kritik organlarin planlama sonucunda hacimsel olarak ne kadar doz aldig:
konusunda bilgi vermektedir. Sekil 2.13’de bir prostat tedavi planlamasindan elde
edilen diferansiyel DVH goriilmektedir. Radyoterapide plan degerlendirmelerinde
genellikle diferansiyel DVH’lar1 kullanilmaktadir.

ure Min Max Mean Total
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Sekil 2.13 Bir prostat radyoterapi planlamasinda elde edilen DVH

Kiimiilatif ve diferansiyel olmak iizere iki tip DVH’lar1 vardir. Sekil 2.14’de goriildiigii
gibi kiimiilatif (integral) DVH; hedef hacimde ya da kitirk organlarda en az verilen dozu
alan ve doza kars1 ¢izilen hacmi, sekil 2.15°de goriildiigi gibi diferansiyel (direkt) DVH

ise belirli bir dozu alan hacmi gostermektedir.
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Sekil 2.15 Bir diferansiyel DVH 6rnegi

ICRU 83 raporuna gore; DVH iizerinde maksimum doz D% 2 , mean doz (median doz)
D% 50, minimum doz D% 98 olarak tanimlanmaktadir. Sekil 2.16 {izerinde D% 2,
D% 50, D% 95 ve D% 98 goriilmektedir.
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Sekil 2.16 Maksimum, mean (ortalama) ve minimum doz tanimlamalar1

2.6.1 Doz tanimlamalari

Doz tanimlamalar1 {i¢ diizeyde yapilmaktadir:
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Diizey I (Level I): ICRU 29, 50, 62, 71 raporlarina gore; referans nokta dozu
tanimlanmaktadir. Hedef hacim i¢indeki minimum ve maksimum doz noktalar1 standart
izodoz egrileri ve derin doz tablolarindan yararlanilarak tahmin edilebilmektedir. Bu
diizey her merkezin en az tanimlamasi gereken diizeydir, ancak gelisen teknolojilerle

sadece palyatif tedavilerde referans nokta tanimlari 6nerilmektedir (Anonyomus 1993).

Diizey II (Level II): Ileri teknikte BT ve MR gériintiilerinden yararlanilarak GTV; CTV,
PTV, OAR ve PRV tanimlanir. Ayrica tiim planlarda ve hacimlerde gecerli doz
dagilimlar1 DVH temelli tanimlamadir (ICRU 50, 62, 78, 83). Kalite giivenirligi (QA)

programlarinin olmasi ve uygulanmasi gereklidir (Anonyomus 1993).

Diizey III (Level III): Planlanan tedavi hacmi i¢cinde doz dagiliminin homojen olmasi
gerekir ve +% 7; -% 5 doz farkliligma izin verilir (ICRU 50, 62). Dmak: 2B planlamada
PTV ve riskli organdaki maksimum doz noktasidir, 3B planlamada hacimdir. Dmin:

PTV’deki minimum doz noktasidir, hacim limiti yoktur.

Hesaplanan doz noktalarinin ortalama, mean ve “en sik” dozlar1 olan Dortalama ve
Dmean bilgisayarli tedavi sistemleri disinda verilmez. Sicak nokta: PTV disindaki
yiiksek doz alanlaridir. Yiizde 100 tizerindeki izodozlarin gegtigi ve 15 mm’den biiyiik
capta anlamhdir, o6zellikle gbz, sinir, larenks gibi kiiciik riskli organlarda dikkat

edilmelidir (Anonyomus 1993).
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3. MATERYAL VE YONTEM

Bu tez calismasinda ¢izelge 3.1’de gosterilen, farkli radyoterapi merkezlerinde bulunan
lineer hizlandirici cihazlar ve tedavi planlama algoritmalar1 kullanilmistir. Bag-boyun,
goglis duvari-supraklaviikula bolgesi, akciger ve prostat tedavi bdlgeleri tedavi
planlamalar1 i¢in Alderson rando fantom ve doz dogrulamalari i¢in TLD-100’ler
kullanilmistir. Isinlanan TLD-100’ler Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii
Dozimetre Laboratuarinda WinRems programi ve Harshaw 3500 TLD okuyucu sistemi
kullanilarak doz degerlendirilmistir. Kiiciik alanlarda ve farkli foton enerjilerinde (6-18
MYV), akciger, yag, kas ve kemik gibi heterojenite ortamlarinda doz dagilim
farkliliklarin1 degerlendirmek i¢cin IMRT kiip fantomu ve Benchmark IMRT fantomu

kullanilmistir.

Cizelge 3.1 Tez c¢alismasinda kullanilan lineer hizlandirict cihazlarni ve  TPS

algoritmalar1

Sistem | Lineer Hizlandirici TPS TPS

No. Algoritmasi

1 Elekta-Synergy® (Giilhane Egitim ve Precise Plan PB
Arastirma Hastanesi Radyasyon Release 2.16
Onkolojisi, Ankara)

2 Siemens® Artiste™ (ONKO Radyoterapi | Prowess CCC
Merkezi, Ankara) Panther v 5.10

3 Varian Trilogy™ (Demetevler Onkoloji Eclipse AAA
Hastanesi, Ankara)

4 Elekta Synergy® Platform (Celal Bayar Monaco v 5.10 | MC
Universitesi Radyasyon Onkolojisi,
Manisa)

ICRU kriterlerine gore; radyoterapi kliniklerinde faaliyet gdsteren medikal lineer
hizlandiricilarin doz hesaplama dogrulugu % 2-3 i¢inde olmalidir. Bu nedenle ¢izelge
3.1’de kullanilan lineer hizlandirici sistemlerinin doz verim degerleri kalibrasyon
kosullarinda 1cGy=1MU olacak sekilde kalibre edilerek, 1sinlamalarda +% 1 araliginda

olmasina 6zen gosterilmistir.
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3.1 Materyal

Dozimetrik ekipman olarak TLD, iyon odasi, kat1 su fantomlari, doku esdegeri homojen

ya da farkli heterojenitelere sahip fantomlar ve Rando fantom kullanilmuastir.

3.1.1 IMRT kiip fantom

Fantom (Sekil 3.1); bas-boyun kiipli, iki lateral sagict viicut ve Torso fantom
parcalarindan olusmaktadir. Tiim fantom boyutlart 33cm x 36¢cm x 18cm dir. Fantom
RW3; su esdegeri polyester malzemesinden yapilmistir. Bu malzeme yiiksek enerjili X-
isinlan ile kullanildiginda su esdegeri olarak kabul edilmektedir. Fantom igerisinde
Olctim yapilmak istenilen konuma film yerlestirilebilmektedir. 1 cm’lik bir grid iginde

kiip seklindeki tiim noktalarda iyon odas1 kullanilabilmektedir.

Sekil 3.1 IMRT fantom

Fantom igerisinde 1mm, 2mm, 5Smm ve Icm kalinliklarinda RWj3 plakalar vardir.
Akciger, yag (adipose), kas ve kemik yapilar1 temsilen elektron yogunluklart ¢izelge

3.2°de verilen farkli heterojenite eklentileri bulunmaktadir.
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Cizelge 3.2 IMRT fantomu heterojenite yogunluklari

Heterojenite Suya gore elektron | Fiziksel yogunluk
malzemesi yogunlugu (g/em?)

Akciger 0.193 0.20

Yag 0.946 0.95

Kas 1.045 1.06

Kemik 1.544 1.63

3.1.2 Benchmark IMRT fantom

Benchmark IMRT fantomu su esdegeri malzemeden yapilmistir. Tiim fantom boyutlar
30cmx18cmx35cm dir. Fantom icerisinde belirli konumlara film yerlestirilebilmektedir
ve sekil 3.2°de gosterilen konumlarda iyon odast kullanilabilmektedir. Akciger ve
kemik heterojenitelerini temsilen ¢izelge 3.2°de verilen yogunluklara sahip eklentiler

bulunmaktadir.

Sekil 3.2 Benchmark IMRT fantomu
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Cizelge 3.3 Benchmark IMRT fantomu heterojenite yogunluklari

Malzeme Yogunluk (g/cc)
Sanal su 1.030

Akciger 0.30

Kemik 1.823

3.1.3 Alderson Rando fantom

Doku esdegeri bir maddeden yapilmis olup, sekil 3.3’de goriildiigii gibi insan viicudu
veya bir organin radyasyon sogurma karakteristiklerini tayin etmek {izere kullanilir.
Fantom malzemesi X 1s1m1 ve elektronlar i¢in insan dokusunun radyasyona karsi
esdegerleridir. Yumusak doku, kemik ve akcigerler gercek yogunluklarina
esdegerdirler. Yumusak dokular 1s1 ile sertlesmis ve sentetik bir maddeden iiretilen
rando plastiktir. Etkin atom numaras1 7,30+% 1,25 ve kiitle yogunlugu 0,985+% 1,25
glcm3 tir. Akcigerler, yumusak doku ile ayni etkin atom numarasina (7,30) sahip
olmalarina ragmen yogunluklar1 0,32+% 0,01 g/cm3 tiir. Fantomdaki kemikler insan
kemikleridir ve fantomda da insan viicudunda bulunan bosluklar mevcuttur. Fantom 2,5
cm kalinliginda kesitlerden olusmustur. Her bir kesitte 3x3 cm? araliklarla TLD
yerlestirmek icin dozimetre bosluklar1 vardir. Dozimetre bosluklar1 standart 5-6 mm

capindadir.

Sekil 3.3 Alderson rando fantom

31



3.2 Yontem

BT’de Rando fantomun tomografi goriintiileri ¢ekilerek GE Advance SimMD
konturlama sisteminde Bas-Boyun, Akciger, G6giis Duvari-Supra-Aksilla ve Prostat
bolgeleri i¢in ICRU protokoliine uygun olarak GTV, CTV ve PTV gibi hedef hacim
konturlamalar1 ile ilgili kritik organlar konturlanmistir. Bag-Boyun RT, Akciger RT,
Gogiis Duvari-Supra-Aksilla RT ve Prostat RT tedavi planlamalari yapilmistir.

Tiim tedavi planlamalar1 Sistem no:1,2,3 ve 4 i¢in ayni kosullarda hazirlanarak, elde
edilen doz dagilimlari i¢in Rando fantom kullanilan lineer hizlandirici cihazlarinda 2

Gy/fraksiyon olarak 1sinlanmustur.

3.2.1 Bas-Boyun RT planlamasi

T2NOMO evreli bir Nazofarenks hastas1 simiilasyonu yapilarak, giinlik 2 Gy olacak
sekilde toplamda 50 Gy Nazofarenks -Supraklavukiiler bolge tedavi planlamasi 6 MV
foton enerjisi kullanilarak hazirlanmigtir. Sekil 3.4’de goriildiigli gibi Rando fantomda
tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi ig¢in
isinlanmustir. Sekil 3.5’de goriilen Bas-boyun RT planlama i¢in; Rando fantom kesit
numarasi, Rando fantomda kullanilan TLD’lerin numaralar1 ve yerlesimleri cizelge

3.4°de verilmektedir.

Sekil 3.4 Bag-boyun RT planlamasinda kullanilan Rando fantom kesitleri
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Sekil 3.5 Bag-boyun RT planlamasi i¢in TPS goriintiileri

Cizelge 3.4 Bas-Boyun RT planlamasinda Rando fantomda kullanilan TLD ‘lerin
fantom kesitlerindeki yerlesimleri

Rando Fantom kesit no. TLD no. TLD vyeri

7 17 ciltten 3cm iceride, sag

8 15 ciltten 3 cm igeride, sag

8 16 ciltten 3cm igeride, sol

9 12 ciltten 3 cm igeride

9 13 ciltten 3,5 cm igeride, sol

9 14 ciltten 1cm igeride, arka
10 11 ciltten 2,8 cm igeride
11 10 ciltten 4 cm igeride
12 8 ciltten 5 cm igeride, orta hat
12 9 ciltten 5 cm igeride, akciger i¢inde

Sekil 3.6.a-f’de Bag-boyun RT planlamasi i¢in Rando fantomda kullanilan TLD’lerin

fantom kesitlerindeki yerlesimleri gosterilmektedir.
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Sekil 3.6 Rando fantom kesit ve TLD numaralar1

a. Rando fantom kesit no:10 ve TLD no:11, b. Rando fantom kesit no:11 ve TLD no:10, c. Rando fantom
kesit no:12 ve TLD no:8-9, d. Rando fantom kesit no:9 ve TLD no:12-13-14, e. Rando fantom kesit no:8

ve TLD no:15-16, f.Rando fantom kesit no:7 ve TLD no:17
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3.2.2 Akciger RT planlamasi

Rando fantomun akciger bolgesinde simiilasyonu yapilarak giinliik 2 Gy olacak sekilde
toplamda 60 Gy akciger tedavi planlamasi 6 MV foton enerjisi kullanilarak
hazirlanmistir. Sekil 3.7°de goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun
kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinlilk tedavisi i¢in 1sinlanmistir. Sekil 3.8’de
goriilen Akciger RT planlama igin; Rando fantom kesit numarasi, Rando fantomda

kullanilan TLD’lerin numaralar1 ve yerlesimleri ¢izelge 3.5’de verilmektedir.

Sekil 3.7 Akciger RT planlamasinda kullanilan Rando fantom kesitleri

Sekil 3.8 Akciger RT planlamasi i¢in TPS goriintiileri
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Cizelge 3.5 Akciger RT planlamasi i¢in Rando fantomda kullanilan TLD ‘lerin fantom
kesitlerindeki yerlesimleri

Rando Fantom kesit no. TLD no. TLD yeri
15 7 ciltten 7 mm igeride
16 3 ciltten 15mm igeride, akciger kenar1
16 4 ciltten 5 cm igeride, akciger, alan kenari
16 5 ciltten 9 cm igeride, kalp
16 6 ciltten 7 cm igeride, akciger, merkez
17 2 ciltten 5 cm igeride, akciger
18 1 ciltten 5,5 cm igeride kalp-alan dig1 1 cm

d)
Sekil 3.9.a.Rando fantom kesit no:18 ve TLD no:1, b. Rando fantom kesit no:17 ve

TLD no:2, c. Rando fantom kesit no:16 ve TLD no:3-4-5-6, d. Rando fantom
kesit no:15 ve TLD no:7
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3.2.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamasi

T3N2MO evreli bir meme hastasina 2 tanjansiyel gogiis duvari+supraklaviikiiler+arka
aksilla bolge simiilasyonu yapilarak, giinliik 2 Gy olacak sekilde toplamda 50 Gy tedavi
planlamas1 6 MV foton enerjisi kullanilarak hazirlanmistir. Sekil 3.10°da goriildiigi gibi
Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinliik
tedavisi i¢in 1simnlanmistir. Sekil 3.11°de goriilen Akciger RT planlamasi i¢in; Rando
fantom kesit numarasi, Rando fantomda kullanilan TLD’lerin numaralar1 ve yerlesimleri

cizelge 3.6’da verilmektedir.

Sekil 3.10 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamasinda
kullanilan Rando fantom kesitleri
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Sekil 3.11 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamast TPS
goriintiileri

Cizelge 3.6 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamasi i¢in Rando
fantomda kullanilan TLD ‘lerin fantom kesitlerindeki yerlesimleri

Rando kesit no. TLD no. TLD yeri
9 14 ciltten 1cm igeride, arka
9 13 ciltten 3,5 cm igeride, sol
9 12 ciltten 3 cm igeride

12 21 ciltten2,2 cm igeride
13 20 ciltten 2,6 cm igeride
14 19 ciltten 0,8 cm igeride
14 18 ciltten 5,6 cm igeride
11 10 ciltten 3,8 igeride
10 24 ciltten 1,2 iceride
10 11 ciltten 2,6 igeride
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Sekil 3.12.a. Rando fantom kesit no:12 ve TLD no:21, b. Rando fantom kesit no:11 ve
TLD no:10, c. Rando fantom kesit no:10 ve TLD no:11-24, d. Rando fantom
kesit no:9 ve TLD no:12-13-14, e. Rando fantom kesit no:14 ve TLD no:18
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3.2.4 Prostat RT planlamasi

Orta riskli bir prostat hastasinin simiilasyonu yapilarak, giinliik 2 Gy olacak sekilde
toplamda 72 Gy tedavi planlamasi 6 MV foton enerjisi kullanilarak 7 alandan
hazirlanmistir. Sekil 3.13’de goriildiigii gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun
kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 gilinliik tedavisi i¢in 1sinlanmigtir. Sekil 3.14°de
goriilen prostat RT planlama i¢in; Rando fantom kesit numarasi, Rando fantomda

kullanilan TLD ‘lerin numaralar1 ve yerlesimleri cizelge 3.7°de verilmektedir.

Sekil 3.14 Prostat RT planlamas1 TPS goriintiileri
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c)

Sekil 3.15.a. Rando Fantom kesit no:34 ve TLD no:26-28-29-30, b. Rando Fantom kesit
no:33 ve TLD no:31, ¢. Rando Fantom kesit no:32 ve TLD no: 36-37-38

Cizelge 3.7 Prostat RT planlamasi i¢in Rando fantomda kullanilan TLD’lerin fantom
kesitlerindeki yerlesimleri

Rando Fantom Kesit no. TLD no. TLD yeri
32 36 ciltten 1,1 cm igeride
32 37 ciltten 4 cm iceride
32 38 ciltten 3,7 cm igeride, solda
32 39 ciltten 4,7 cm igeride, arkadan
32 40 ciltten 6 cm igeride, arkadan, sag
32 41 ciltten 6 cm igeride, arkadan, sol
33 31 ciltten 3,3 cm igeride
34 26 ciltten 2,1 cm igeride
34 28 ciltten 8 cm iceride
34 29 ciltten 8,4 cm igeride, sol
34 30 ciltten 9,1 cm igeride, sol
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4. ARASTIRMA BULGULARI

Kiiciik alanlarda heterojenite gegislerinde Precise Plan ve ERGO++ TPS
algoritmalarinin davraniglarini incelemek i¢in; IMRT kiip fantom ve Benchmark IMRT
fantomlar1 ile Ol¢limler yapilmistir. Farkli fantomlarin heterojenitelerinin fiziksel
boyutlar1 ve yogunluklar1 ve heterojenite konumlar1 farkli oldugu icin bir algoritmada

farkli enerji ve kiiciik alanlarda biitliin bu parametrelerin etkileri degerlendirilmistir.

Kiiciik alan planlamalarinda fantomun insert boyutlarinin alan disinda kalan kisminda
doz dagilimi homojen etkisi gdstermektedir; bu nedenle heterojeniteler arasinda gecis
farkliliklar1 azalmaktadir. Fantomlarda insert konumlarina bagli olarak heterojenite
gecisleri arasindaki mesafe elektronik dengeyi etkilediginden buna bagh doz

farkliliklar1 ortaya ¢ikmaktadir.

4.1 IMRT Kiip Fantom Olc¢iimleri

Giilhane Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Kliniginde bulunan PB
algoritmali iki farkli TPS olan Precise Plan Release 2.16 ve ERGO++ ile yapilan
planlamalar Elekta-Synergy® lineer hizlandirict cihazi ile IMRT kiip fantomu
1sinlanarak dl¢limler yapilmistir. Bu 6l¢timlerde kiiciik alanlarda farkli heterojenitelerde
PB algoritmali iki farkli TPS’nin 6 MV ve 18 MV foton demeti enerjileri i¢in doz

sonuglarmin degerlendirilmesi amag¢lanmistir.

4.1.1 Kiiciik alanlarda farkh heterojenitelerde PB algoritmah iki TPS’nin
degerlendirilmesi

Elekta-Synergy® lineer hizlandirici cihazinda 6 MV ve 18 MV foton enerjilerinde PTW
elektrometre ve IBA marka CCOlmodel 0.0lcc iyon odasi kullanilarak TPS’lerde
hesaplanan nokta dozlarin dogrulama Slgtimleri yapilmistir. CCO1 iyon odasi doz verim
kalibrasyonu 10 cm x 10 cm alan boyutlarinda, Gantri=0° ve SSD=100 cm referans
kalibrasyon kosullarinda PMMA kati su fantomu i¢ine yerlestirilerek 1cGy=1MU
olacak sekilde yapilmistir. Iyon odast 6 MV foton enerjisi i¢in 5 cm, 18 MV foton
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enerjisi icin 10 cm fantom derinliginde protokol IAEA TRS 398’e¢ gore kalibre

edilmistir.

IBA IMRT fantomu kat1 su fantomu i¢inde hava, yag, kemik, kas ve metal olarak farkl
heterojenite eklentilerine sahiptir. Bu heterojeniteler ile BT goriintiisii alinarak,
heterojenite eklentileri konturlanmistir. Precise Plan ve ERGO++ TPS’lerine
gonderilerek; 6 MV ve 18 MV foton enerjilerinde 1x1, 2x2, 3x3 ve 4x4 cmxcm kiigiik
alanlarda tiim bu heterojeniteler i¢in planlamalar yapilarak sekil 4.1°de goriildiigli gibi
her biri i¢in ayr1 ayri nokta doz 6l¢iimleri yapilmistir. Sekil 4.2°de farkli TPS’lerde
planlama goriintiilerine 6rnekler verilmektedir. TPS’lerden okunan ve iyon odasi ile
Olciilen nokta dozlar karsilastirilarak; cizelge 4.1°de TPS’lerde elde edilen nokta dozlar

i¢cin; maksimum, minimum ve ortalama dozlarin % fark degerleri verilmektedir.

Sekil 4.2 Precise Plan ve ERGO++ TPS’lerinde IBA IMRT kiip fantom ile tedavi
planlama 6rnekleri

43



Cizelge 4.1 TPS’lerde elde edilen nokta dozlar i¢in; maksimum, minimum ve ortalama
dozlarin % fark degerleri

6 MV 18 MV

Ortala Minim |Ortala
Maksim | Minimu |ma (% |Maksimu|um (% |ma (%

um (%) |m(%) |) m(%) |) )
KATISU |[PP-PD| 10,2 2,92 -0,76 8,75 0,31 2,01
E-ED 7,07 -4,24 -2,11 4,51 -2,95 -1,87
HAVA PP-PD| 11,65 0,64 2,65 2,71 -0,33 0,49
E-EM | 136 4,96 7,43 0,87 -0,16 0,23
METAL |PP-PD| 12,18 -8,89 -5,38 -5,53 -0,06 -2,42
E-ED | -17,4 -11,1 -15,65 -5,91 0,9 -3,68
YAG PP-PD| 5,37 -0,15 1,61 -7,82 -0,94 -3,31
E-ED 7,62 -3,02 -0,18 -2,79 -1,84 -2
AKCIGER |PP-PD| 4,58 0,2 2 -6,37 -3,64 -4
E-ED 8,1 -1,99 0,22 6,09 -0,64 1,66
KEMIK |[PP-PD| 10,38 -0,28 3,18 4,4 -0,32 0,8
E-ED 5,65 2,16 0,14 7,34 -0,45 2,93
KAS PP-PD| -7,7 -1 -3,53 -4,89 -0,64 2,8
E-ED -6,8 0,34 -3,13 4,08 1,3 -0,84

PP-PD: Percise Plan TPS’de elde edilen nokta dozlar ile dlgiilen dozlar arasindaki % fark
E-ED: ERGO++ TPS’de elde edilen nokta dozlar ile 6l¢iilen dozlar arasindaki % fark
PD: Precise Plan Olgiimleri

ED: ERGO++ Olgiimleri

15 4
%
s
10 - X
¢ Hava
5 4 = Metal
X AYag
X x Akciger
3 o .
! 2 he ! ! ' X Kemik
-5 0 5 10 15
Kas
_5 .
]
-10 -

Sekil 4.3 6 MV Precise Plan nokta doz 6l¢timleri
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Sekil 4.4 18MV Precise Plan nokta doz dlgtimleri
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Sekil 4.5 6 MV ERGO++ nokta doz 6l¢iimleri
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Sekil 4.6 18 MV ERGO-++ nokta doz 6lgtimleri
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Bu calismada TPS’den elde edilen nokta dozlar ile ayn1 kosullarda 1sinlanan IMRT kiip
fantomu ile Olglilen nokta dozlar karsilagtirilmistir. 6 MV enerjide metal ortamda
maksimum % fark; Precise Plan TPS’de i¢in 1x1 cmxcm alan boyutlarinda ve
ERGO++ TPS’de 4x4 cmxcm alan boyutlarinda bulunmustur. 18 MV enerjide metal
ortamda maksimum % fark; Precise Plan TPS’de 3x3 cmxcm alan boyutlarinda ve
ERGO++ TPS’de 1x1 cmxcm alan boyutlarinda bulunmustur. Precise Plan ve ERGO++
TPS’lerinin her ikisi i¢in de 6-18 MV enerjilerde kat1 su, hava, yag, akciger kemik ve
kas ortamlarinda 1x1 cmxcm alan boyutlarinda maksimum % fark bulunmustur. Bu da
gosterir ki 1x1 cmxcm alan boyutlarindan daha biiylik alanlardaki doz degerleri daha
dogru hesaplanabilmektedir. Precise Plan ve ERGO++ TPS’leri igcin 6 MV ve 18 MV
enerjilerinde maksimum doz farklari; metal harig, kat1 su, hava, yag, akciger, kemik ve
kas ortamlarinda 100+0,01 cGy bulunmustur. Metal ortamda nokta dozlar1 Precise Plan
TPS’de 6 MV i¢in 100+0,03 cGy ve 18 MV i¢in 100£0,02 cGy, ERGO++ TPS’de 6-18
MYV enerjilerde 100+0,01 cGy bulunmustur.

4.1.2 Kiiciik alanlarda hava ve akciger heterojenitelerinde PB ve CCC algoritmah
iki TPS’nin MC simiilasyonu ile karsilastirilmasi

IMRT kiip fantomunda olusturulan akciger esdegeri materyal ve hava
heterojenitelerinden gegen 1x1 cmxcm ile 4x4 cmxcm arasinda degisen acik alanlar
kullanilarak her iki TPS’de planlamalar yapilmistir. Sekil 4.7’de ERGO++ TPS’inde
elde edilen doz dagilimma bir 6rnek verilmektedir. Planlarda Elekta Synergy lineer
hizlandiricisinin 6 MV foton enerjisi kullamilmistir. Ayni planlarin EGSnrc/BEAMnrc
Monte Carlo kodu ile fantomun BT goriintiisii kullanilarak simiilasyonu yapilmistir.
Heterojenitelerin merkezlerinden gecen % DD degerleri ii¢ sistem i¢in karsilastirilmistir
ve sekil 4.8’de hava ve akciger heterojenitelerinde PB ve CCC algoritmali iki TPS’nin
MC simiilasyonu ile karsilastirilmas: ile elde edilen % DD egrilerindeki degisimler

gosterilmektedir.
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Sekil 4.8 Hava ve akciger heterojenitelerinde PB ve CCC algoritmali iki TPS’nin MC
simiilasyonu ile karsilagtirilmasi ile elde edilen % DD egrileri

Her iki planlama sisteminde elde edilen derin doz egrilerinde heterojenite disindaki su
esdegeri alanlarda MC’ya gore anlamli farklilik gozlenmemistir. 1x1 cmxcem’lik akciger
esdegeri alanda MC-CCC farki yaklasik % 5 iken, MC ile PB arasindaki fark % 24’e
cikmaktadir. Bu farklar hava i¢in sirasiyla % 3 ve % 48’dir. Daha biiyiik alanlarda
farkin azaldig1 izlenmistir. Bu azalmanin temel nedeni fantomdaki heterojenitelerin
genisliginin 1.8 cm olmasidir. Biiylik alanlardaki lateral elektron sagilmalari heterojen
alandaki derin doz degerlerini yiikseltmektedir. CCC algoritmali TPS MC

hesaplamasina olduk¢a yakin doz dagilimi ortaya koymaktadir. PB algoritmali
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sistemlerin Ozellikle kiiclik alanlarda ve diislik yogunluklu yapilarda yiiksek hesaplama
hatas1 yaptig1 literatiirdeki ¢alismalarda da ortaya koyulmaktadir. Birincil demet ve
sacilan fotonlarin sogurulmasindaki degisimlerde, ikincil elektron akisindaki
degisikliklerin PB algoritmali sistemde yeterli oranda modellenemediginden
kaynaklandig1 distinilmektedir. Yiiksek enerjili foton demetleri i¢in diisiik yogunluklu
materyallerin ya da hava kavitelerinin civarinda elektronik denge kayb1 vardir. Ozellikle
kiiciik alanlarda ve yiiksek enerjilerde heterojenite sinirlarinda doz dagilimi daha

komplekstir.

4.2 Benchmark IMRT Fantomu Ol¢iimleri

Benchmark IMRT fantomu; BT goriintiilemesi ve konturlama islemleri yapilarak
Precise Plan TPS’ine gonderilmistir. Precise Plan TPS’inde Elekta Synergy lineer
hizlandirici cihazinda; 6 MV ve 18 MV foton enerjilerinde, 1x1, 2x2, 3x3, 4x4 cmxcm
alan boyutlarinda 100 c¢Gy’lik dozlar verilerek doz dagilimlart elde edilmistir. Sekil
4.9’da su ve kemik heterojenitesi i¢in ve sekil 4.10’da akciger heterojenitesi i¢in 6l¢iim
kosullar1 gosterilmektedir. Sekil 4.11°de goriildiigii gibi su ortaminda, sekil 4.12°de
goriildiigii gibi kemik i¢inde ve sekil 4.13’de goriildiigii gibi akciger ortami ¢ikisinda

iyon odasi ile nokta dozlar 6l¢iilmiistiir.

Sekil 4.9 Benchmark IMRT Fantomunda su ve kemik olglimleri igin set-up
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Sekil 4.11 Benchmark IMRT fantomunda su ortaminda PB doz dagilim1

Sekil 4.12 Benchmark IMRT fantomunda kemik ortami i¢inde PB doz dagilim1
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Sekil 4.13 Benchmark IMRT fantomunda akciger ortami ¢ikisinda PB doz dagilimi
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Sekil 4.14 Benchmark IMRT fantomunda 6 MV enerjide su ortaminda PB ve iyon odasi
nokta doz 6lgiimleri karsilastirmalari
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Sekil 4.15 Benchmark IMRT fantomunda 18 MV enerjide su ortaminda PB ve iyon
odasi nokta doz 6l¢iimleri kargilastirmalari
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Sekil 4.16 Benchmark IMRT fantomunda 6 MV enerjide akciger ortami ¢ikisinda PB
ve iyon odasi nokta doz dlglimleri karsilagtirmalari
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Sekil 4.17 Benchmark IMRT fantomunda 18 MV enerjide akciger ortami ¢ikisinda PB
ve iyon odasi nokta doz dlglimleri karsilagtirmalari
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Sekil 4.18 Benchmark IMRT fantomunda 6 MV enerjide kemik ortami i¢cinde PB ve
iyon odasi nokta doz 6l¢iimleri karsilagtirmalari
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Sekil 4.19 Benchmark IMRT fantomda 18 MV enerjide kemik ortami icinde PB ve
iyon odas1 nokta doz 6l¢timleri karsilastirmalar

Benchmark IMRT fantomda kullanilarak yapilan Ol¢limlerde cizelge 4.2-4.3’de

goriildiigii gibi; 6 MV enerjide su, akciger ve kemik ortamlarinda en biiyiik fark 1x1

cmxcm olan en kii¢lik alanda ve 18 MV enerjide; en biiyiik fark akcigerde 1x1 cmxcm

olan en kii¢iik alanda kemikte bulunmustur.

Cizelge 4.2 Benchmark IMRT fantomunda 6 MV enerjide planlanan ve dl¢iilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

6 MV Su Akciger Kemik
Ixlcm? -5,77 9,29 8,89
2x2cm? -2,17 -3,82 -5,9
3x3cm? -1,06 -2,81 -5,26
4x4cm? -1,35 -2,08 -5,05

Cizelge 4.3 Benchmark IMRT fantomundal8 MV enerjide planlanan ve 6lgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

18 MV Su Akciger Kemik
Ixlcm? 0,62 8,23 7,5
2x2cm? -6,01 -6,27 -15,7
3x3cm? -7,34 -1,4 -15,3
4x4cm? -5,48 -7,1 -13,2
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4.3 PB Algoritmah Tedavi Planlamalari

Rando fantomun BT goriintiileri {izerinde hazirlanan; bag-boyun, akciger, gégiis duvari-
supraklavikiiler bolge ve prostat tedavi plan konturlamalar1 ile PB algortimali Precise
Plan Release 2.16 TPS kullanilarak tedavi planlamalar1 hazirlanmistir. Her bir tedavi
plant i¢in Elekta-Synergy® lineer hizlandirict cihazi kullanilarak tedavi alanlar
isinlanmig  ve 1ginlamalar sirasinda Rando fantomun uygun yerlerine TLD’ler

yerlestirirlerek doz verifikasyon Olgiimleri yapilmistir.

4.3.1 Bas-boyun RT planlamalar:

Boliim 3.2.1°de anlatildig1 gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir Nazofarenks
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.4’de
goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bdlgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliikk tedavisi i¢in 1simlanmistir. PB algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar ¢izelge 4.4°de

verilmektedir.

Cizelge 4.4 PB algoritmali bas-boyun tedavi planlamasi i¢in planlanan ve 6l¢iilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD PB Doz TLD |%

kesit no. no. (cGy) (cGy) |fark
7 17 212,45 199,2 6,24
8 15 215,61 197 8,63
8 16 222,03 199,3 |10,24
9 12 209,3 170,3 |18,63
9 13 198,11 187,4 |5,41
9 14 129,05 130,5 |-1,12
10 11 214,91 199,8 |7,03
11 10 200,41 197,6 |1,40
12 8 147 137 6,80
12 9 133,42 1231 |7,73
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4.3.2 Akciger RT planlamalar

Bolim 3.2.2°de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir akciger
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.7°de
gorildiigli gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliikk tedavisi icin 1sinlanmistir. PB algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar ¢izelge 4.5°de

verilmektedir.

Cizelge 4.5 PB algoritmal1 akciger tedavi planlamasi i¢in planlanan ve o6lgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD PB Doz TLD |%

kesit no. no. (cGy) (cGy) |fark
15 7 23,14 92,37 |74,9
16 g 206,09 190 |8,46
16 4 34,07 32,74 4,06
16 5 7,62 7,24 |5,25
16 6 199,38 196,1 |1,67
17 2 190,18 193,7 |-1,81
18 1 10,66 12,56 |15,12

4.3.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamalar:

Boliim 3.2.3°de anlatildigr gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir gogiis
duvarit+supraklaviikiiler+arka aksilla hastasinda, giinlik 2 Gy olacak sekilde 6 MV
foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.10’da goriildiigii gibi Rando fantomda tedavi
bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmaistir.
PB algoritmali TPS’nden okunan nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen

doz karsilastirmalari ¢izelge 4.6’ da verilmektedir.
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Cizelge 4.6 PB algoritmali gbgilis duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge tedavi
planlamasi i¢in planlanan ve 6l¢iilen nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando kesit | TLD PB Doz TLD
no. no. (cGy) (cGy) | % fark
9 14 9,16 13,05 |-42,47
9 13 215,87 212,4 |1,61
9 12 72,53 70,3 |3,07
12 21 73,19 176 | 140,47
13 20 198,16 190,5 |3,87
14 19 192,02 1975 [2,85
14 18 211,63 194,4 8,14
11 10 14,31 17,98 |-25,65
10 24 220,81 194 12,14
10 11 90,13 170,3 |-88,95

4.3.4 Prostat RT planlamalar:

Bolim 3.2.4’de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir prostat
hastasinda, giinliikk 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.13’de
goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliikk tedavisi i¢in 1sinlanmistir. PB algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar ¢izelge 4.7 de

verilmektedir.

Cizelge 4.7 PB algoritmali prostat tedavi planlamasi i¢in planlanan ve dlgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD | PB Doz TLD %
kesit no. no. (cGy) (cGy) fark

32 36 6,02 4,061 |32,54
32 37 8,47 6,52 23,02
32 38 8,72 6,038 |30,76
32 39 22,89 15,86 30,71
32 40 19,44 14,43 | 25,77
32 41 20,39 14,45 29,13
33 31 52,44 43,61 |16,84
34 26 56,73 47,07 ]17,03
34 28 205,62 198,7 |3,37
34 29 205,71 197 4,23
34 30 201,5 196,1 |2,68
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4.4 CCC Algoritmah Tedavi Planlamalari

Rando fantomun BT goriintiileri {izerinde hazirlanan; bas-boyun, akciger, gégiis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla bolge ve prostat tedavi plan konturlamalar1 ile CCC
algortimali Prowess Panther TPS kullanilarak tedavi planlamalar1 hazirlanmistir. Herbir
tedavi plant i¢in Siemens® Artiste™ lineer hizlandiric1 cihazi kullanilarak tedavi
alanlar1 1s1mnlanmis ve 1simlamalar sirasinda Rando fantomun uygun yerlerine TLD’ler

yerlestirirlerek doz dogrulama 6l¢timleri yapilmaistir.

4.4.1Bas-boyun RT planlamalar:

Boliim 3.2.1°de anlatildig1 gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir Nazofarenks
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.4°de
goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bdlgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1simnlanmistir. CCC algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalart c¢izelge

4.8’de verilmektedir.

Cizelge 4.8 CCC algoritmali bag-boyun tedavi planlamasi i¢in planlanan ve oOl¢iilen
nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom kesit | TLD | CCC Doz TLD %
no. no. (cGy) (cGy) |fark
7 17 [212,99 2095 |1,64
8 15 |211,14 200,1 5,23
8 16 |208,04 197,9 |4,87
9 12 |203,24 186,1 |8,43
9 13 |195,34 187,4 |4,06
9 14 (83,35 62,17 |25,4
10 11 |199,38 175,7 |11,9
11 10 197,64 183,3 7,26
12 8 135,2 141,53 |4,48
12 9 101,25 132,67 |31
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4.4.2 Akciger RT planlamalar

Bolim 3.2.2°de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir akciger
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.7°de
gorildiigli gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir. CCC algoritmalt TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD 1sinlamalart sonucu elde edilen doz karsilastirmalar ¢izelge 4.9°da

verilmektedir.

Cizelge 4.9 CCC algoritmal1 akciger tedavi planlamasi i¢in planlanan ve dlgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom | TLD | CCC Doz %

kesit no. no. (cGy) TLD (cGy) | fark
15 7 205,52 137,4 33,1
16 3 209,3 244 -16,6
16 4 34,79 37,8 -8,65
16 5 2,74 50,67 84
16 6 200,77 224 -11,6
17 2 199,91 229,4 -14,8
18 1 22,44 100,7 45

4.4.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamalar:

Boliim 3.2.3’de anlatildigr gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir gogiis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla bolge hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton
enerjisi kullanilarak ve sekil 3.10°da goriildiigii gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde
uygun kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinliikk tedavisi i¢in 1sinlanmigtir. CCC
algoritmali TPS’nden okunan nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz

karsilastirmalart ¢izelge 4.10’da verilmektedir.
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Cizelge 4.10 CCC algoritmal1 gogiis duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge tedavi
planlamasi i¢in planlanan ve dlgiilen nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom |TLD| CCCDoz | TLD

kesit no. no. (cGy) (cGy) | % fark
9 14 12,46 6,217 | 50,10
9 13 210,02 187,4 | 10,77
9 12 188,45 186,1 | 1,25
12 21 196,23 197,8 | -0,80
13 20 202,36 197,7 | 2,30
14 19 197,38 194,7 | 1,36
14 18 203,45 1995 | 194
11 10 23,6 21,2 | 10,17
10 24 205,12 205,3 | -0,09
10 11 201,96 198,9 | 1,52

4.4.4 Prostat RT planlamalar

Boliim 3.2.4’de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir prostat
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve Sekil
3.13’de goriildiigii gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 gilinliik tedavisi icin 1sinlanmistir. CCC algoritmalt TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar c¢izelge

4.11°de verilmektedir.

Cizelge 4.11 CCC algoritmali prostat tedavi planlamasi i¢in planlanan ve dlgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom |TLD| CCC Doz TLD
kesit no. no. (cGy) (cGy) | % fark
32 36 6,53 4,189 |35,85
32 37 6,21 6,52 | 4,99
32 38 6,58 6,475 |1,60
32 39 39,19 28,55 |27,15
32 40 69,18 65,81 |4,87
32 41 66,98 66,52 | 0,69
33 31 52,55 459 12,65
34 26 53,6 50,29 |6,18
34 28 204,43 1976 |3,34
34 29 205,12 198,1 [3,42
34 30 198,9 2125 |-6,84
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4.5 AAA Algoritmah Tedavi Planlamalan

Rando fantomun BT goriintiileri iizerinde hazirlanan; bas-boyun, akciger, gogiis
duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge ve prostat tedavi plan konturlamalar ile
AAA algortimali Eclipse TPS kullanilarak tedavi planlamalar1 hazirlanmistir. Herbir
tedavi plani i¢cin Varian Trilogy™ lineer hizlandirici cihazi kullanilarak tedavi alanlari
isinlanmig  ve 1ginlamalar sirasinda Rando fantomun uygun yerlerine TLD’ler

yerlestirirlerek doz verifikasyon Olgiimleri yapilmistir.

4.5.1 Bas-boyun RT planlamalar

Boliim 3.2.1°de anlatildig1 gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir Nazofarenks
hastasinda, glinlik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.4’de
goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bdlgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir. AAA algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar c¢izelge

4.12°de verilmektedir.

Cizelge 4.12 AAA algoritmali bas-boyun tedavi planlamasi i¢in planlanan ve odl¢iilen
nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom AAADoz | TLD

kesit no. TLD no. (cGy) (cGy) |% fark
7 17 209,7 231 -9,2
8 15 218 220,1 | -0,96
8 16 215,6 220 |-2,04
9 12 205,4 227,8 |-9,83
9 13 196,4 222,1 |-11,57
9 14 119,2 83,01 |-43,6
10 11 215 2235 |-3,80
11 10 199,7 216,8 |-7,89
12 8 26,8 23,5 -14,04
12 9 44 43,2 -1,85
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4.5.2 Akciger RT planlamalar

Bolim 3.2.2°de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir akciger
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.7°de
gorildiigli gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 gilinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir. AAA algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar1 ¢izelge

4.13’de verilmektedir.

Cizelge 4.13 AAA algoritmal1 akciger tedavi planlamasi i¢in planlanan ve 6l¢iilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD | AAA Doz TLD |%
kesit no. no. (cGy) (cGy) |fark
15 7 79,1 7799 (1,42
16 3 81,4 82,2 [-0,97
16 4 105 108,9 |-3,58
16 5 3,4 3,79 |-10,29
16 6 200,5 211,8 |-5,34
17 2 202,3 209,4 |-3,39
18 1 5,82 7 -16,85

4.5.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamalar:

Bolim 3.2.3°de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir gogiis
duvarr+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6
MYV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.10°da goriildiigii gibi Rando fantomda tedavi
bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir.
AAA algoritmali TPS’nden okunan nokta dozlar ile TLD isinlamalar1 sonucu elde

edilen doz karsilastirmalar ¢izelge 4.14’de verilmektedir.
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Cizelge 4.14 AAA algoritmali gogiis duvari-supraklaviikiile-arka aksilla bolge tedavi
planlamasi i¢in planlanan ve 6l¢iilen nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD |AAADoz| TLD |%

kesit no. no. (cGy) (cGy) |fark
9 14 39,5 43 -8,14
9 13 223,2 227,8 | -2,02
9 12 218,3 225 -2,98
12 21 191,2 200 4,60
13 20 195,8 225,2 | 15,01
14 19 187,9 178,3 | -5,11
14 18 225,6 236,6 | -4,65
11 10 29,1 27,8 | 4,68
10 24 223,2 227,8 -2,02
10 11 210,5 219,9 -4,27

4.5.4 Prostat RT planlamalar

Boliim 3.2.4’de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir prostat
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.13’de
goriildiigli  gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir. PB algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar1 ¢izelge

4.15’de verilmektedir.

Cizelge 4.15 AAA algoritmal1 prostat tedavi planlamasi i¢in planlanan ve 6l¢iilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom | TLD | AAA Doz
kesit no. no. (cGy) TLD (cGy) | % fark
32 36 5 6,06 21,2
32 37 8,3 8,813 6,18
32 38 8,3 8,784 5,83
32 39 21,6 19,16 -11,3
32 40 20,2 18,83 -6,78
32 41 21,1 19,66 -6,83
33 31 55,1 51,65 -6,26
34 26 57,3 56,21 -1,90
34 28 203,6 219,2 7,66
34 29 200 2184 9,20
34 30 205 225,1 9,81
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4.6 MC Algoritmah Tedavi Planlamalan

Rando fantomun BT goriintiileri iizerinde hazirlanan; bas-boyun, akciger, gogiis
duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge ve prostat tedavi plan konturlamalar1 ile MC
algortimali Monaco TPS kullanilarak tedavi planlamalar1 hazirlanmistir. Herbir tedavi
plant i¢in Elekta Synergy® Platform lineer hizlandirici cihazi kullanilarak tedavi
alanlar1 1simnlanmis ve 1sinlamalar sirasinda Rando fantomun uygun yerlerine TLD’ler

yerlestirirlerek doz verifikasyon Olgiimleri yapilmistir.

4.6.1 Bas-boyun RT planlamalar

Boliim 3.2.1°de anlatildig1 gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir Nazofarenks
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.4’de
goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bdlgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir. MC algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalart ¢izelge

4.16°da verilmektedir.

Cizelge 4.16 MC algoritmali bas-boyun tedavi planlamasi i¢in planlanan ve Ol¢iilen
nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD MC Doz TLD |%
kesit no. no. (cGy) (cGy) |fark
7 17 203 208,1 | -2,45
8 15 199,2 1974 0,91
8 16 203,2 202,8 0,20
9 12 198,2 195,3 1,49
9 13 187,7 1996 | -5,96
9 14 48,7 51,22 -4,92
10 11 214 201,52 | 6,19
11 10 201,6 199,5 1,05
12 8 180,1 184,9 -2,6
12 9 173,6 173,3 0,17
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4.6.2 Akciger RT planlamalar

Bolim 3.2.2°de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir akciger
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.7°de
gorildiigli gibi Rando fantomda tedavi bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1sinlanmistir. CCC algoritmalt TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilastirmalar ¢izelge

4.17’de verilmektedir.

Cizelge 4.17 MC algoritmali akciger tedavi planlamasi i¢in planlanan ve dlgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom kesit MC Doz TLD
no. TLD no. (cGy) (cGy) |% fark
15 7 93,3 1229 | -24,08
16 3 204 193,3 5,54
16 4 64,6 61,98 4,22
16 5 7,1 6,75 5,18
16 6 193 189 2,12
17 2 190,4 190,4 0,99
18 1 249 29,24 | 14,84

4.6.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamalar:

Bolim 3.2.3’de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir gogis
duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6
MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.10°da goriildiigii gibi Rando fantomda tedavi
bolgesinde uygun kesitlere TLD’ler yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1ginlanmistir.
MC algoritmalt TPS’nden okunan nokta dozlar ile TLD 1sinlamalar1 sonucu elde edilen

doz karsilastirmalar ¢izelge 4.18°de verilmektedir.
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Cizelge 4.18 MC algoritmal1 gogiis duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge tedavi
planlamasi i¢in planlanan ve 6l¢iilen nokta dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom | TLD | MC Doz %

kesit no. no. (cGy) TLD (cGy) |fark
9 14 26,8 29,22 -8,28
9 12 213,5 195,3 9,3
9 13 198,1 199,63 -0,62
10 11 202,9 197,3 2,84
10 24 203,5 1953 4,20
11 10 28,8 28,98 -0,62
12 21 193,1 192,9 0,10
13 20 212,9 208,4 2,16
14 18 174,3 183,5 -5,01
14 19 214,9 233,3 -7,89

4.6.4 Prostat RT planlamalar:

Bolim 3.2.4’de anlatildigi gibi Rando fantomda simiilasyonu yapilan bir prostat
hastasinda, giinliik 2 Gy olacak sekilde 6 MV foton enerjisi kullanilarak ve sekil 3.13’de
goriildiigli gibi Rando fantomda tedavi bdlgesinde uygun kesitlere TLD’ler
yerlestirilerek 1 giinliik tedavisi i¢in 1simnlanmistir. MC algoritmali TPS’nden okunan
nokta dozlar ile TLD i1sinlamalar1 sonucu elde edilen doz karsilagtirmalart c¢izelge

4.19’da verilmektedir.

Cizelge 4.19 MC algoritmali prostat tedavi planlamasi i¢in planlanan ve dlgiilen nokta
dozlar arasindaki % farklar

Rando Fantom TLD MC Doz TLD %
kesit no. no. (cGy) (cGy) |fark
32 36 6,3 6,6 4,55
32 37 9,9 9,35 -5,88
32 38 10 9,79 2,15
32 39 27,4 26,5 3,40
32 40 24 24,43 |-1,76
32 41 24,2 25,82 -6,27
33 31 64 65,04 -1,6
34 26 55,4 58,12 -4,68
34 28 205 202,6 -1,19
34 29 205,6 206,8 -0,58
34 30 200,2 205,8 -2,72
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4.7 PB, CCC, AAA ve MC Algoritma Nokta Doz Karsilastirma Sonuclari

Boliim 3.2°de anlatildigi gibi Rando fantomda simiile edilen bas-boyun, akciger, gogiis
duvari-supraklaviikiiler-aksilla ve prostat tedavi planlamalarinda; PB, CCC, AAA ve

MC algoritmali TPS’lerde ayni noktalarda elde edilen nokta dozlar karsilastirilmistir.

4.7.1 Bas-boyun RT planlamalari

Bag-boyun tedavi planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozu
karsilastirmalar1 ¢izelge 4.20°de verildigi gibi elde edilerek, sekil 4.20°deki grafik

lizerinde gosterilmistir.

Cizelge 4.20 Bas-boyun RT planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta
dozu karsilastirmalari

CccC AAA MC
Rando kesitno. | TLD no. | PB (cGy) (cGy) (cGy) (cGy)
7 17 212,45 |212,99 209,7 203
8 15 215,61 |211,14 218 199,2
8 16 222,03 |208,04 215,6 203,2
9 12 209,3 203,24 205,4 198,2
9 13 198,11 | 195,34 196,4 187,7
9 14 129,05 |83,35 119,2 48,7
10 11 214,91 199,38 215 214
11 10 200,41 197,64 199,7 201,6
12 8 147 135,2 26,8 180,1
12 9 133,42 101,25 44 173,6
250 -
200 - a
=——PB (cGy)
150 A
—fi—CCC (cGy)
100 AAA (cGy)
50 - \ === MC (cGy)
O T T T T T T T T T 1
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Sekil 4.20 Bas-boyun RT planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozlari
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4.7.2 Akciger RT planlamalar

Akciger tedavi planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozu
karsilastirmalar ¢izelge 4.21°de verildigi gibi elde edilerek, sekil 4.21°deki grafik

tizerinde gosterilmistir.

Cizelge 4.21 Akciger RT planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozu

karsilastirmalar1
TLD CcCC
Rando kesit no. no. PB (cGy) (cGy) AAA (cGy) | MC (cGy)
15 7 23,14 205,52 79,1 93,3
16 3 206,09 209,3 81,4 204
16 4 34,07 34,79 105 64,6
16 5 7,62 2,74 3,4 7,1
16 6 199,38 200,77 200,5 193
17 2 190,18 199,91 202,3 190,4
18 1 10,66 22,44 5,82 24,9
250 -~
200 -
=4—PB (cG
150 | (cGy)
== CCC (cGy)
100 - AAA (cGy)
50 - =>4=MC (cGy)
0

Sekil 4.21 Akciger RT planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozlari

4.7.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamalar:

Gogiis duvari-supraklavikiiler bolge tedavi planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC
algoritma nokta dozu karsilastirmalart ¢izelge 4.22°de verildigi gibi elde edilerek, sekil
4.22°deki grafik lizerinde gosterilmistir.
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Cizelge 4.22 Gogiis duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge RT planlamalarinda PB,
CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozu karsilagtirmalari

Rando kesitno. | TLD no. PB (cGy) | CCC (cGy) | AAA (cGy) | MC (cGy)
9 14 9,16 12,46 39,5 26,8
9 13 215,87 210,02 223,2 198,1
9 12 72,53 188,45 218,3 2135
12 21 73,19 196,23 191,2 193,1
13 20 198,16 202,36 1958 212,9
14 19 192,02 197,38 187,9 2149
14 18 211,63 203,45 225,6 174,3
11 10 14,31 23,6 29,1 28,8
10 24 220,81 205,12 223,2 203,5
10 11 90,13 201,96 210,5 202,9
250
200 -
——PB
150 (cGy)
- CCC (cGy)
100 l —d \ l 2 3 AAA (cGy)
50 ¥ MC (cGy)
O T T T T T T T T T 1
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Sekil 4.22 Gogiis duvari-supraklavikiiler bolge RT planlamalarda PB, CCC, AAA ve
MC algoritma nokta dozlar1

4.7.4 Prostat RT planlamalar

Prostat tedavi planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozu
karsilagtirmalar1  ¢izelge 4.23’de verildigi gibi elde edilerek, sekil 4.23’deki grafik

lizerinde gosterilmistir.
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Cizelge 4.23 Prostat RT planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozu

karsilastirmalari
Rando kesit CccC AAA MC
no. TLD no. | PB (cGy) (cGy) (cGy) (cGy)
32 36 6,02 6,53 5 6,3
32 37 8,47 6,21 8,3 9,9
32 38 8,72 6,58 8,3 10
32 39 22,89 39,19 21,6 27,4
32 40 19,44 69,18 20,2 24
32 41 20,39 66,98 21,1 24,2
33 31 52,44 52,55 55,1 64
34 26 56,73 53,6 57,3 55,4
34 28 205,62 204,43 203,6 205
34 29 205,71 205,12 200 205,6
34 30 201,5 198,9 205 200,2
250 -+
200
—4—PB (cG
150 (cGy)
=fi— CCC (cGy)
100 AAA (cGy)

12345678 91011

Sekil 4.23 Prostat RT planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritma nokta dozlar1

4.8 Doz Hacim Histogram Sonuclar:

Bag-boyun RT, Akciger RT, Gogiis duvari-supraklavikiiler bolge RT ve Prostat RT
planlamalarinin; PB, CCC, AAA ve MC algoritma hesaplamalarina gére hedef organ ve
kritik organlar acisindan DVH degerlendirmeleri yapilmistir.
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4.8.1 Bas-boyun RT planlamalari

PB, CCC, AAA ve MC algoritmali TPS’lerde hazirlanan bag-boyun planlamalarinda

hedef organlar ve kritik organlar i¢in; ¢izelge 4.24’de minimum doz, maksimum doz ve

ortalama dozlar ile sekil 4.24’de minimum doz, sekil 4.25’de maksimum doz ve sekil

4.26’da ortalama doz sonuglar1 verilmistir. Maksimum doz ve ortalama dozlar

kullanilarak o/doz degerleri ¢izelge 4.25’de hesaplanmistir. 6/doz<% 5 oldugu durumlar

Grup 1 ve 6/doz>% 5 oldugu durumlar Grup 2 olarak degerlendirilmistir.

Cizelge 4.24 Bas-boyun planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢in

DVH degerlendirmeleri

Minimum Doz (cGy)

Maksimum Doz (cGy)

Ortalama Doz (cGy)

Yapilar PB CCC AAA MC PB CCC AAA MC PB CCC AAA MC

CTV-tm 4018 | 4209,2 | 4117,1 | 3813,2 | 4760 | 49159 | 4778,9 | 4675,8 | 4513 | 4646,7 4473 4320,9
CTV-In 3531 | 3264,4 | 14994 | 2595,1 | 5715 | 5568,8 | 5200,8 | 5708,8 | 4957 | 4858,4 | 4757,1 | 47831
PTV-tm 3823 | 41464 | 40599 | 2758,5 | 4821 | 4920,6 | 4823,7 | 4689,8 | 4505 | 4646,1 | 44745 | 4302,5
PTV-In 0 0 0 0 5705 | 5573,6 | 5200,8 | 5708,8 | 4889 | 47944 | 4662,9 4721

PTV 0 0 0 0 5727 | 5573,6 | 5200,8 | 5708,8 | 4825 | 4768,6 | 4811,7 | 46449
Supraklavikiiler 0 0 0 0 5727 | 5573,6 | 5200,8 | 5708,8 | 4825 | 4768,6 | 4628,5 | 46449
Sag Goz 120 88 186,4 146,7 | 1070 | 2890,2 | 3822,7 | 1016,4 | 248 | 3313 572,7 267,5
Sol Goz 142 | 1091 2133 1554 | 1053 | 2546,1 | 2643,7 | 7932 257 | 3616 566,7 2544
Sag Lens 201 | 1468 247 200,6 227 169,1 306,2 229,1 | 214 | 1595 2717 213,6
Sol Lens 193 | 1403 2448 186,5 217 168,1 303,7 2225 | 204 158 276,5 205,2
Sag Parotis 1469 | 2869,4 | 1727,7 | 233,89 | 4978 | 4946,9 | 4870,1 | 4751,5 | 4539 | 4616 45354 | 44372
Sol Parotis 3254 | 16705 | 19929 | 3137,9 | 4891 | 48949 | 4910,9 | 4717,1 | 4539 | 4489,2 4453 4301,6
Sag Optik Sinir | 524 | 2273,7 | 21474 | 487,8 | 4087 | 4570,3 | 4330,1 | 3938,2 | 2786 | 41658 | 3640,2 | 24413
Sol Optik Sinir | 483 | 2081,1 | 1838,3 | 536,9 | 3569 | 43434 | 4217 3665,8 | 2301 | 3921,7 2762 2166,8
Kiazma 302 | 719,2 390,7 355 995 | 3368,6 | 1383,5 | 1608,1 | 466 1639 549,3 565,5
Oral Kavite 228 | 1319 214,6 287,8 | 4856 | 4882,1 | 4696,7 | 4711,7 | 2089 | 18245 1644 1971

Sag Akc 27 45,8 16 96,4 | 5054 | 50355 | 4512,4 | 5142,1 | 1647 | 1213,3 | 12085 [ 19595
Sol Akc 60 48,1 46,03 97,40 | 5050 | 4991,7 | 46389 5119 | 1897 | 1332 1590,2 [ 19318
Akc 31 45,8 16 96,4 | 5073 | 50355 | 46389 | 5142,1 | 1770 | 1270,3 | 1590,2 [ 1946,2
Spinal Kord 246 | 106,7 90,4 2149 | 4808 | 4827,5 | 47447 | 4616,3 | 3811 | 36456 | 36514 | 37474
Beyin 0 13,8 26,5 22,1 | 4515 | 46854 | 45283 | 45136 | 347 | 3974 414,2 449,8
Beyin Sap1 246 88,9 168,4 188,8 | 4808 | 4646,3 | 44856 | 4492,9 | 3811 | 14454 | 1709,1 | 1800,3
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Sekil 4.24 Bas-boyun planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalar1 i¢in
minimum doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.25 Bas-boyun planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalar igin
maksimum doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.26 Bas-boyun planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalar1 i¢in
ortalama doz degerlendirmeleri
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Cizelge 4.25 Bas-boyun planlamalarinda o/maksimum doz ve o/ortalama doz degerleri

o/Maksimum Doz o/Ortalama Doz
Yapilar Grup 1 Grup 2 Grup 1 Grup 2

CTV-tm 1,8 2,6
CTV-In 3,8 1,6
PTV-tm 1,7 2,7
PTV-In 3,7 1,8
PTV 3,8 15
Supra 3,8 1,8
Beyinsapi 54,7 43,1
Sag goz 47,8 36,5
Sol goz 20,9 35,3
Sag lens 21,4 19,4
Sol lens 1,8 20,1
Sag parotis 1,6 1,4
Sol parotis 5,7 2
Sag optik sinir 8,5 20,9
Sol optik sinir 49,5 24,8
Kiazm 1,7 60
Oral kavite 5 8,8
Sag akciger 3,7 21
Sol akciger 3,9 14,5
Akcigerler 1,7 15,2
Spinal kord 1,6 1,9
Beyin 2,9 9,2

4.8.2 Akciger RT planlamalar:

PB, CCC, AAA ve MC algoritmali TPS’lerde hazirlanan akciger planlamalarinda PB,
CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢in; hedef organlar ve kritik organlar i¢in;

Cizelge 4.26°de minimum doz, maksimum doz ve ortalama dozlar ile sekil 4.27°de
minimum doz, sekil 4.28’de maksimum doz ve sekil 4.29°da ortalama doz sonuglari
verilmistir. Maksimum doz ve ortalama dozlar kullanilarak o/doz degerleri ¢izelge
4.26’de hesaplanmistir. 6/doz<% 5 oldugu durumlar Grup 1 ve o/doz>% 5 oldugu

durumlar Grup 2 olarak degerlendirilmistir.
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Cizelge 4.26 Akciger planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalar1 icin DVH

degerlendirmeleri
Minimum Doz (cGy) Maksimum Doz (cGy) Ortalama Doz (cGy)
Yapilar PB | CCC| AAA | MC PB | CCC | AAA| MC PB | CCC| AAA| MC
CTV 5455 | 5598 | 5651,7 | 5599,3 | 6053 | 6008,4 | 6085,2 | 6107 | 5834 | 5890 | 5910 5867
PTV 5271 | 5110 | 5307 5305 | 6089 | 6141,7 | 6120 | 6206,2 | 5796 | 5793 | 5837 5815
Kalp 0 6 0 37,6 5478 | 5713,1 | 5817,9 | 5894,3 | 221 121 162 234.3
Ozefagus 0 3,6 4,5 0 178 58,6 92,4 168,9 67 25 32 552
Spinal
Kord 0 0 0 0 143 58,8 97,5 159,8 45 21 32 470
Akc 0 0 0 0 6191 | 6310,1 | 6473,1 | 6438,3 | 822 795 880 904
Sag Akc 0 0 0 0 86 30 52,2 970 2 8 7 258
Sol Akc 0 0 8,7 8,1 6194 | 6310,1 | 6474,9 | 6438,3 | 1655 | 1586 | 1775 | 178,6
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2000 H Min Doz (cGy) CCC
1000 1 Min Doz (cGy) AAA
0 . . . . B Min Doz (cGy) MC
> < 9 o
& (W
0’\?' \(\Q} P <
R

Sekil 4.27 Akciger planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢in minimum
doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.28

Akciger planlamalarinda PB, CCC, AAA

maksimum doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.29 Akciger planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢in ortalama
doz degerlendirmeleri

Cizelge 4.27 Akciger planlamalarinda o/maksimum doz ve c/ortalama doz degerleri

o/Maksimum Doz 6/Ortalama Doz
Yapilar Grupl | Grup?2 Grup 1 Grup 2

CTV 0,6 0,5
PTV 0,7 0,3
Kalp 2,7 24,8
Osefafus 40,6 131,2
Spinal kord 34,5 1335
Akcigerler 1,8 51
Sag Akciger 139,3 159
Sol Akciger 1,7 50,1

4.8.3 Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bolge RT planlamalar:

PB, CCC, AAA ve MC algoritmali TPS’lerde hazirlanan  gogiis
duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bdlge planlamalarinda hedef organlar ve kritik
organlar i¢in; ¢izelge 4.28’de minimum doz, maksimum doz ve ortalama dozlar ile sekil
4.30’da minimum doz, sekil 4.31’de maksimum doz ve sekil 4.32’de ortalama doz
sonuglar1 verilmistir. Maksimum doz ve ortalama dozlar kullanilarak o/doz degerleri
cizelge 4.29°da hesaplanmistir. 6/doz<% 5 oldugu durumlar Grup 1 ve o/doz>% 5

oldugu durumlar Grup 2 olarak degerlendirilmistir.
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Cizelge 4.28 Gogiis duvaritsupraklaviikiiler+arka aksilla bolge planlamalarinda PB,
CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢cin DVH degerlendirmeleri

Minimum Doz (cGy) Maksimum Doz (cGy) Ortalama Doz (cGy)
Yapilar PB | CCC|AAA | MC | PB| CCC| AAA| MC | PB| CCC| AAA| MC
Sol Gduvari | 4096 0 1594,2 | 230,80 | 6439 | 6079,3 | 5552,6 | 6289,6 | 5461 | 5104,6 | 4670,9 | 5194,4
Supra 4375|4590,6 | 441 | 397,38 | 5504 | 5534,8 | 5350,3 | 5632,8 | 4976 | 5175,9 | 4995,8 | 5208,6
Aksilla 3470 | 3439,4 | 1522,8 | 274,41 | 5817 | 5675,4 | 5541,1 | 6092,3 | 5340 | 5178,6 | 4924,1 | 5385,1
Kalp 60 22,5 0,2 18,4 |3124|4927,9| 4963 | 4846,8 | 196 | 89,8 124 184,8
Spinal Kord 7,8 12,8 18,4 | 2184 | 2145 2695 | 1201,2 | 121 | 70,3 | 1215 | 104,6
Sol Akc 7,2 40,2 26,1 | 5896 | 5603,7 | 5301,2 | 5817,2 | 1747 | 1468,2 | 1528,2 | 1700,2
Sag Akc 7,8 0 4,9 286 | 66,9 188,2 197 46 23,2 18,4 35,2
Akc 7,2 0 4,9 ]5913|5603,7| 5301,2 | 5817,2 | 847 | 70,3 | 725,1 | 8148
(")zefagus 59 5,7 7,7 16,5 [1930| 712,4 | 1366,2 | 922,2 | 121 | 55,7 96,1 107
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Sekil 4.30 Gogiis duvarit+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge planlamalarinda PB, CCC,
AAA ve MC algoritmalari i¢in minimum doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.31 Gogiis duvaritsupraklaviikiiler+arka aksilla bolge planlamalarinda PB, CCC,
AAA ve MC algoritmalari i¢in maksimum doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.32 Gogiis duvari+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge planlamalarinda PB, CCC,
AAA ve MC algoritmalari i¢gin ortalama doz degerlendirmeleri

Cizelge 4.29 Gogilis duvaritsupraklaviikiiler+arka aksilla bolge planlamalarinda
o/maksimum doz ve o/ortalama doz degerleri

o/Maksimum Doz o/Ortalama Doz
Yapilar Grupl| Grup2 Grup 1 Grup 2

Sol gogiis duvari 55 5,6
Supraklaviiliier 1,8 2
Aksilla 3,5 3,5
Kalp 17,4 29,4
Spinal kord 26,2 19,9
Sol Akciger 4,1 7,2
Sag Akciger 42,2 35
Akcigerler 4,2 51,6
(")sefagus 37,9 25,6

4.8.4 Prostat tedavi planlamalari

PB, CCC, AAA ve MC algoritmali TPS’lerde hazirlanan prostat planlamalarinda PB,
CCC, AAA ve MC algoritmalan i¢in; hedef organlar ve kritik organlar i¢in; ¢izelge
4.30’de minimum doz, maksimum doz ve ortalama dozlar ile sekil 4.33’de minimum
doz, sekil 4.34’de maksimum doz ve sekil 4.35°de ortalama doz sonuglar1 verilmistir.
Maksimum doz ve ortalama doz degerleri kullanilarak o/doz degerleri cizelge 4.30°da
hesaplanmistir. 6/doz<% 5 oldugu durumlar Grup 1 ve o/doz>% 5 oldugu durumlar

Grup 2 olarak degerlendirilmistir.
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Cizelge 4.30 Prostat planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalar1 i¢in DVH

degerlendirmeleri
Minimum Doz (cGy) Maksimum Doz (cGy) Ortalama Doz (cGy)
Yapilar PB| CCC| AAA| MC | PB| CCC| AAA| MC | PB| CCC| AAA| MC
Prostat 7118 |7077,8 | 7080,1 | 7049 | 7581 | 7605,1 | 7499,5| 7652 |7286|7230,8| 7230 | 7314,3
Seminel Ves. | 1485 | 1585,7 | 7128,4 | 1221,6 | 7178 | 7207,1 | 7128,4 | 7342,4 | 6114 | 6118,7 | 6382.5 | 6219
Rektum 309 | 225,7 293 266,5 | 7319 | 7274,4 | 7207,2 | 7493,2 | 4198 | 4254,6 | 4346 | 44412
Mesane 1457 1613,3 | 1753,2 | 1622,7 | 7473 | 7562,2 | 7477,2 | 7623 | 5262 | 5366,2 | 5377 5583
Ince Barsak 0 2 0 3,6 [2002|29751| 3379 |3734,7| 111 | 100,8 | 123,2 | 147,7
Penilbulb 4866 | 4872,7 | 4974,1 | 5087,1 | 7338 | 7340,7 | 7284 | 7443 |6773|6710,3| 6807 | 6915,1
Sag Femur 262 | 159,3 | 115,56 | 204,8 | 5779 | 5530,5 | 5883,5 | 5580 |2867|2824,2| 290 | 2742,6
Sol femur 257 | 165,8 117 238,7 | 6059 | 6082,5 | 6221,2 | 5996 |2885|28354| 290 2793
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Sekil 4.33 Prostat planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢in minimum

doz degerlendirmeleri
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Sekil 4.34 Prostat planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalar1 i¢in maksimum
doz degerlendirmeleri
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u Mean Doz (cGy) PB

m Mean Doz (cGy) CCC
© Mean Doz (cGy) AAA
m Mean Doz (cGy) MC

Sekil 4.35 Prostat planlamalarinda PB, CCC, AAA ve MC algoritmalari i¢in ortalama
doz degerlendirmeleri

Cizelge 4.31 Prostat planlamalarinda o/maksimum doz ve c/ortalama doz degerleri

o/Maksimum Doz o/Ortalama Doz
Yapilar Grup 1 Grup 2 Grup 1 Grup 2

PTV72 0,7 0,5
Prostat 0,7 0,5
Seminal vesikiil 1,1 1,8
Rektum 1,4 2,1
Mesane 0,8 2,2
Ince Barsak 21,4 14,5
Penil bulb 0,8 1,1
Sag femur 2,5 50,1
Sol femur 1,4 50,1
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5. TARTISMA ve SONUC

Radyoterapi TPS’lerinde doz hesaplamalari icin farkli algoritmalar kullanilmaktadir. Bu
algoritmalarin sogurulan dozu dogru hesaplayabilmesi; hastaya verilen radyasyon
demetlerinin ve bu radyasyon demetlerinin soguruldugu ortamla etkilesmesinin iyi
modellenebilmesine dayanir. Bu modellemeye bagli olarak farkli inhomojenite ve ortam
gecislerinde meydana gelen etkilesimlerin tam olarak degerlendirilebiliyor olmasi,

sogurulan dozun dogru hesaplanmasi sonucunu saglar.

Radyoterapide kullanilan TPS algoritmalarinda, toplam sogurulan dozu dogru
hesaplayabilmesi i¢in demet dogrultusuna dik (yatay-lateral) ve demet dogrultusuna
paralel (dikey-longitudinal) elektronik dengenin dogru bir sekilde belirlenmesi
onemlidir. Bag-boyun ve meme tedavi planlamalarinda 6zellikle dikey elektronik denge
onemlidir. TPS algoritmalarinin bu tedavi alanlarinda cilde yakin bolgelerde pek ¢ok
heterojen ortam olmasi nedeniyle etkin bir sekilde dikey elektronik dengeyi
hesaplayamamasi cilt bolgesinde hesaplanan dozun daha az olmasina yol agmaktadir.
Bu tez calismasinda dozimetrik karsilastirma PB, CCC, AAA ve MC algoritmalarini
kullanan TPS ‘lerle yapilmistir. PB algoritmasi, kismen yatay elektronik denge ve
sacilan elektronlar1 etkin bir gsekilde hesaba katmamasi ve kismi kaynak
modellemesinden dolayi, sogurulan dozu daha hizli hesaplamaktadir. Her ne kadar
dikey elektronik denge tespit edilmis olsa da oOzellikle heterojen ortamlarda doz
hesaplama dogrulugu ya da isabetliligi sinirlidir. Buna kars1 olarak CCC algoritmasi
hem yatay hem da dikey dengeyi sacilan elektronlarin tamamini dikkate alarak
hesaplayabilmektedir. Ayrintili kaynak modellemesi ile birincil ve ikincil etkilesim
heterojenite diizeltmeleri, heterojen ortamlarda yiiksek dogrulukla sogurulan doz

hesaplamas1 yapmaktadir.

TPS algoritmalarinin doz hesaplama farkliliklar1 inhomojeniteler ve inhomojenite
gecislerinde (arayliz) goriilmektedir. Cesitli algoritmalarin  inhomojenite ve
arayiizlerdeki davraniglarini arastirmak i¢in IMRT kiip fantom ve Benchmark Fantom
caligmalar1 planlanarak yapilmistir. Yapilan literatiir taramalarinda bu etkilerin kiigiik

alan (<6x6 cm) ve yiiksek enerjilerde 6nemli etkisi oldugu belirtilmistir (Kornelson ve
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ark.). Radyoterapi tedavi planlamasi yapilacak hastalarin hedef hacimleri (tlimorleri) ve
bu hedef hacimler ile kritik organlarin konumlari; cilde ya da inhomojenite gegislerine
yakin olabilir. TPS algoritmalarinin bu bolgeler i¢in hesaplamalar1 dogru yapamamasi
hedef hacmin eksik doz almasina ya da kritik organlarda ¢esitli komplikasyonlara neden
olabilir. Kullanilan tedavi planlama algoritmalarinin arastirilmasi; cilde yakin ya da
inhomojenite gegcislerindeki doz hesaplama sonuglarinin, konturlama yapilirken
verilecek olan paylarin buna uygun limitler icermesi ya da hedef hacimlerin dozlarinin
algoritmaya uygun ayarlanmasi gibi dnlemler ile bunlarin yaratacagi olumsuz etkileri
ortadan kaldirmak icin alinmasi gereken Onlemleri ve bunlar1 ortadan kaldirmay1

saglayan uygulama protokollerini gelistirmeyi saglayacagi i¢in dnemlidir.

Bu tez calisgmasi 3B KRT’de; PB, CCC, AAA ve MC algoritmalarinin homojen
ortamlarda Olciilen TLD dozlariyla benzer sonuglar verdiklerini ortaya koymaktadir,
ancak PB ve CCC algoritmalarinin her ikisinde de hesaplanan dozlarla TLD dozlar

arasindaki farkin arayiizlerde arttigini1 gostermektedir.

PB algoritmal1 Precise Plan TPS’i ile Elekta Synergy lineer hizlandiric1 tedavi cihazinda

yapilan TLD 1silamalar1 sonucu elde edilen 6l¢iim dozlar1 arasindaki en biiyiik farklar;

- Bas-boyun RT planlamas: i¢in; ciltten 3 cm igeride soluk borusu- hava boslugu
ortam kenarinda % 18,63 ve boyun bdlgesinde ciltten 3 cm igeride servikal
kemik kenarinda % 10,24

- Akciger RT planlamasi i¢in; ciltten 7 mm igeride giris dozunda % 74,9; ciltten 5
cm igeride akciger-kalp aras1 arayiiz gegisinde % 4,06; ciltten 5,5 cm iceride 1
cm alan disinda kalp dozunda % 15,12

- Gogls duvaritsupratarka aksilla RT planlamasi i¢in; supra bolgesinde ciltten
2,6 cm igeride giris dozunda % 88,95, supra bolgesi ciltten 1 cm arkada ¢ikis
dozunda % 42,47, supra bolgesi ciltten 2,2 cm igeride % 140,47

- Prostat RT planlamasi i¢in; ciltten 1,1 cm igeride giris dozunda % 32,54 ve sag-

sol tedavi alanlarinda alan kenarlarinda ortalama % 30 olarak bulunmustur.
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CCC algoritmali Prowess Panter TPS’i ile Siemens Artiste lineer hizlandirict tedavi

cihazinda yapilan TLD i1sinlamalart sonucu elde edilen 6l¢iim dozlari arasindaki en

bliyiik farklar;

Bas-boyun RT planlamasi i¢in; ciltten 1 cm igeride ¢ikis dozunda % 25,4 ciltten
1.8 cm igeride giris dozunda % 11,9

Akciger RT planlamast i¢in; 1 cm alan disinda kalp dozu % 45, ciltten 7 mm
igeride giris dozunda % 33,1

Goglis duvari+supratarka aksilla RT planlamasi igin; supra bdlgesinde ciltten 1
cm igerde ¢ikis dozunda % 50,1 ve gogiis duvarinda ciltten 3 cm igeride % 10
Prostat RT planlamasi i¢in; ciltten 1,1 cm igeride giris dozunda % 35,85 olarak

bulunmustur.

AAA algoritmali Eclipse TPS’1 ile Varian Trilogy lineer hizlandirici tedavi cihazinda

yapilan TLD 1silamalar1 sonucu elde edilen 6lgiim dozlart arasindaki en biiyiik farklar;

Bas-boyun RT planlamasi igin; ciltten 1 cm igeride ¢ikis dozunda % 43,6
Akciger RT planlamast i¢in; 1 cm alan diginda kalp dozu % 16.85, akciger-kalp
arayiiziinde % 10,29

Goglis duvari-supra-arka aksilla RT planlamasi i¢in; gogilis duvarinda ciltten 2,6
cm igeride % 15

Prostat RT planlamasi i¢in; ciltten 1,1 cm iceride giris dozunda % 21,2 ve cilt

¢ikis dozunda % 11,3 olarak bulunmustur.

MC algoritmalt Monaco TPS’1 ile Elekta Synergy lineer hizlandiric1 tedavi cihazinda

yapilan TLD 1silamalar1 sonucu elde edilen 6l¢iim dozlar1 arasindaki en biiyiik farklar;

Bag-boyun RT planlamasi i¢in; nefes borusu yaninda hava-doku arayiiziinde %
6,19

Akciger RT planlamasi igin; ciltten 7 mm igeride giris dozunda % 24,08 ve alan
kenarinda kalp dozunda % 4,22

Gogiis duvaritsupratarka aksilla RT planlamasi ic¢in; supra bolgesi c¢ikis
dozunda % 8,28
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- Prostat RT planlamasi i¢in; sag-sol 1sinlamalarinda alan kenarinda % 6,27 ve

cilt 1,1 cm igeride giris dozunda % 4,55 olarak bulunmustur.

PB, CCC, AAA ve MC algoritmali TPS planlamalar1 doz dagilimlarinda nokta doz
karsgilagtirmalart yapildiginda tiim tedavi bolgeleri i¢in, tedavi planlamasinin
yapildigi lineer hizlandiricilarin CYK sekil ve kalinliklari ve demet penumbra
Ozelliklerinden dolayi cilt giris ve ¢ikis nokta dozlarinda ve alan kenarindaki araytiz
gecislerinde doz sonuglarindaki farkliliklar ortak sonug olarak goriilmektedir.

Tiim tedavi bolgelerinde 4 farkli algoritma i¢in hedef organ ve kritik organlar
acisindan DVH’lar1 degerlendirildiginde; maksimum ve ortalama dozlar ig¢in
6/doz<% 5 (Grup 1) ve o/doz>% 5 (Grup 2) olarak iki gruba ayrilarak, algoritma
hesaplamalarinin kendi aralarindaki uyumlar1 degerlendirilmistir;

- Bas-boyun RT planlamalar i¢in; beyin sap1, sag-sol goz, sag-sol optik sinirler,
kiazm, oral kavite, sag-sol akciger, toplam akciger ve beyin kritik organlar i¢in
o/ortalama doz degerleri >% 5, hedef hacimlerde ¢ maksimum doz ve c/ortalama
doz degerleri <% 5 olarak bulunmustur. Bu kosullarda algoritmalarin hedef
hacimlerde kendi aralarinda uyumlu oldugu degerlendirilmektedir.

- Akciger RT planlamalart i¢in; hedef hacimlerde 6/ maksimum doz ve o/ortalama
doz degerleri <% 5 ve o/ortalama doz sonuclarina bakildiginda kritik organ
dozlarinin tiimiinde >% 5 olarak bulunmustur. Bu kosullarda algoritmalarin hedef
hacimlerde kendi aralarinda uyumlu oldugu degerlendirilmektedir.

- Goglis duvaritsupratarka aksilla RT planlamasi i¢in; goglis duvart hedef
hacminde o/maksimum doz ve o/ortalama doz degerleri sirasiyla % 5,5 ve % 5,6,
diger hedef hacimler i¢in <% 5 iken kritik organlarin tiimiinde o/ortalama doz
degerleri >% 5 olarak bulunmustur. Bu kosullarda algoritmalarin gogiis duvart hedef
hacminde kendi aralarinda uyumlu oldugu degerlendirilmektedir.

- Prostat RT planlamasi i¢in;hedef hacimler, penil bulb, rektum ve mesane kritik
organlari i¢in o/ortalama doz degerleri <% 5 iken diger kritik organlar ince barsak
ve sag-sol femur i¢in degerleri >% 5 olarak bulunmustur. Bu kosullarda
algoritmalarin hedef hacimde ve bazi kritik organlarda kendi aralarinda uyumlu

oldugu degerlendirilmektedir.
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Bag-boyun tedavi alanlari i¢in ciltten 1 cm derinlikte PB algoritmasinin hesapladigi
sogurulan doz degerleri CCC algoritmasinin hesapladigi sogurulan dozlardan yiiksektir.
Gogiis duvani+supraklaviikiiler+arka aksilla bolge tedavi alanlart i¢in, farkli CYK
kalinliklarindan dolay: supraklaviikiiler alan1 disindaki doz farkliligi % 36’dir ve CCC
algoritmasi alan kenar1 2,2 ve 2,6 cm derinliklerde daha yiiksek doz sonuglar1 vermistir.
Akciger tedavi planlamasi i¢in PB ve CCC algoritmalari arasindaki en dikkat ¢ekici fark

cildin 7 mm derinliginde % 112 olarak bulunmustur.

PB algoritmasinin CCC algoritmas: ile nokta doz 6l¢iim degerlerinin kiyaslanmasi
sonucu benzer sonuglar elde edilmistir. CCC algoritmasi kalp alan kenar1 arayiiziinde
ciltten 5,5 cm derinlikte daha yiiksek sonuglar elde edilmistir ve homojen ortamlarda
algoritmalar arasinda baska bir farklilik g6ze ¢arpmamaktadir. Prostat tedavi planlamasi
icin CYK kalinlik farkindan dolay1 cildin 1,1 cm derinliginde % 8 fark bulunmus olup
diger farkliliklar sirasiyla cildin 4,7 ve 6 cm derinliginde ortaya ¢ikmaktadir.

Bas-boyun, akciger, goglis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla ve prostat RT
planlamalarinda hedef ve kritik organlarin aldig1 minimum, ortalama ve maksimum doz
DVH’leri {izerinden karsilastirilmalart yapilmistir. DVH’ler {izerinden yapilan
degerlendirmelerde standart sapmalar hesaplanmistir. Standart sapmalar, hesaplamalar
arasindaki uyumun bir gostergesidir. Diisiik bir standart sapma farkli algoritma
hesaplamalarinin uyumunu gosterir. PB, CCC, AAA ve MC algoritmalari ile planlanan
bas-boyun, gogiis duvari-supraklaviikiiler bolge, akciger ve prostat tedavi alanlarinda
hedef hacimler i¢in o/doz degerleri diisiik, kritik organlar icin ise yiiksektir. o/doz
degerinin <% 5 oldugu durumlarda algoritmalar arast uyumun yeterli oldugu

degerlendirilmistir.

Radyoterapi planlamalarinda GTV, CTV, PTV hedef hacimlerinde ortalama dozun
homojen dagilimi ve hedef hacimlerde minimum dozlarin ortalama dozlara yakin olmast
istenen bir durumdur. Bu c¢aligmada, tiim algoritmalarin hedef hacmin ortalama dozlari
birbirleriyle uyumludur. Yiiksek kritik organ maksimum dozlar1 6zellikle seri organ
toleransi acgisindan fonksiyonlarimi yerine getirememesine yol agabilir. Bir seri organ

icin dozimetrik bir sicak nokta biitiin organin fonksiyon bozuklugu ile sonuglanabilir.
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Eger minimum dozlar 0 cGy (hi¢ doz yok) olarak hesaplanirsa bu durum hedef ortalama
dozlarinda azalmaya neden olmaktadir. Bu nedenle TPS algoritmalar1 6zellikle cilt girisi
ve cilt altindaki dozlar1 dogru olarak hesaplayabilmelidirler. Bag-boyun, gbgiis duvari-
supraklaviikiiler-arka aksilla bolge, akciger ve prostat tedavi alanlarmin DVH
degerlendirmesi tiim algoritmalarin hedef hacimler ve kritik organlar icin farkli doz
degerleri verdigini gostermistir. Bas-boyun i¢in o/ortalama doz degeri % 3’den
kiigliktiir. Sol gogiis-duvari radyoterapisinde, gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla
bolge tedavisinde birincil hedef hacimdir. Bu hedef hacmin cilde ve heterojenite
gecislerine ¢ok yakin olmasi nedeniyle konturlamasi cildin 2 mm disina tagmistir ve
elektronik dengenin saglanamamasi nedeniyle bu bolgenin olmasi gerekenden daha az
doz almasma yol agabilir. Gogiis duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla bdlge
tedavilerinde kalbin oldukca diisiik dozlar almasi nedeniyle algoritmalar aras1 farklilik
oranlar1 yiiksektir ve yapilan karsilastirmalar bu dozlarda dikkate deger bir farklilik
gostermemistir. Kritik organ olan sol akciger i¢in tiim algoritmalarin uyumu % 7,2’lik
deger icerisinde olup algoritmalar arasindaki farkliliklar 6zellikle heterojen ortamlarda
daha belirgindir. Akciger tedavisi i¢in tiim algoritmalar hedef hacimler icin
o/maksimum doz ve c/ortalama doz degerlerini birbirleriyle uyumlu olarak % 1’den
kiicik olarak elde edilmislerdir. Ancak farkli tedavi cihazlarinin farkli CYK
yapilarindan dolay1 kritik organlar i¢in o/maksimum doz ve c/ortalama doz degerleri
cesitli algoritmalar icin birbirleriyle uyumlu degildir. Ayni nedenden dolay1 prostat
tedavilerinde ince bagirsak ve femur kritik organlari igin algoritmalar arasi farklilik
dikkate degerdir fakat hedef hacim dozlar1 birbirleriyle uyumludur. Kritik organ
dozlarimin degerlendirilmesinde dikkate alinmasi gereken bir nokta seri organlar i¢in
maksimum dozun, paralel organlar i¢in ortalama dozun daha 6nemli oldugudur. Kritik
organlar i¢in minimum doz degerleri kii¢iik oldugundan bunlar arasindaki ¢ok kiiciik
farklar bile oransal olarak biiylik farkliliklara yol acabilir, maksimum dozlar ise

birbirleriyle uyumlu olup farklilik % 4’{in altindadir.

Calismamizin sonuglar1 3B KRT’de; GTV, CTV ve PTV hedef hacim dozlar agisindan
PB, CCC, AAA ve MC algoritmalariin bas-boyun, gégiis duvari-supraklaviikiiler-arka
aksilla, akciger ve prostat bolge tedavilerinde genel olarak giivenilir ve kendi aralarinda

uyumlu olduklarini gostermistir. Sadece sol gogiis duvart hedef hacminde algoritmalar
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arasi fark yiiksek bulunmustur; bu farkin sebebinin tedavi alaninda cilt girisi, kemik ve
akciger gibi heterojen doku esdegeri fantom ortami olmasmin ve hedef hacim
blytikligliniin (alan blyiikliigiiniin) olabilecegi diisiiniilmektedir. Bas-boyun, gogiis
duvari-supraklaviikiiler-arka aksilla, akciger ve prostat bolge tedavilerinde PB, CCC,
AAA ve MC algoritmalar1 hesaplamalarinin yapilan 6l¢iimlerle bir uyum igerisinde
oldugunu gostermektedir. Ancak kritik organlara yakin heterojenite gecis bdlgeleri ve
heterojenite gegisi iceren kritik organlarda algoritmalar arasi doz farkliliklar1 belirgindir.
Bu tedavi bolgelerinde yapilan tedavi planlamalarinda optimizasyon kosullarinda kritik
organ dozlarinin organin seri ya da paralel olmasini da géz oniine alarak maksimum ya
da ortalama dozlarin tolerans limitlerinin diigiik olmasi ve planlamalarda bu konularda
esnek davranilmamasi, ilgili tedavi protokollerinde belirtilen tolerans doz limitlerinin

altinda kalinmasi onerilmektedir.
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