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OZET

Radyoterapide tanimlanan dozun uygulanmasinda, kullanilan doz hesaplama
algoritmasi belirleyicidir. Bu ¢alismada, cerrahi uygulanmayan evre 11 kiglk hiicre
dis1 akciger kanserli (KHDAK) hastalara, VMAT ve IMRT teknikleri ile Acuros XB
ve AAA doz hesaplama algoritmalar1 kullanilarak, farkl grid size’larin risk altindaki
organ (OAR) ve hedef doku dozlarma etkisi incelenmistir. Segilen 10 hastanin her
biri i¢in, Acuros XB ve AAA algoritmalar1 kullanilarak VMAT ve IMRT teknikleri
ile farkl grid size’larda planlar hesaplatildi. Hedef hacmin ve kritik organlarmn, almis
oldugu doz ve akcigerlerin Vo ve kalbin V4 hacimleri igin farkli grid size
degerlerine gore degisimi doz hacim egrisi (DVH) yardimiyla incelendi. Ayn1 teknik
ve algoritma kullanilarak yapilan planlarda, farkli grid size’lar PTVtm kapsamasinda
ve yiiksek sicaklik bolgesinde anlamli doz farkliligi olusturdu (p=0,000 - 0,045);
OAR dozlar1 ve akcigerlerin Vo ve kalbin V4 hacimlerinde olusan fark anlamli
goruldi (p=0,005 — 0,037). Ayni grid size ve algoritma kullanilarak farkli teknikler
ile plan yapildiginda PTVtm’nin yiiksek sicaklik bdlgesinde anlamli fark goriildi
(p=0,001 — 0,0096), OAR’lerin aldig1 dozlar ve akcigerlerin Voo ve kalbin Vg
hacimlerinde olusan fark anlamli gériilmedi (p=0,959 — 0,139). Aym grid size ve
teknik kullanilarak farkli algoritmalar ile doz hesab1 yapildiginda PTVtm’nin
kapsamasinda anlamli fark gorildd (p=0,000); OAR’lerin aldigi dozlar ve
akcigerlerin Vo ve kalbin V4o hacimlerinde anlamli fark goriildii (p=0,005 — 0,047).
Sonug olarak; diisiik yogunluklu bdlgede ve sicak nokta dozu hayati 6nem tasiyan
seri organlarda dozun dogrulugu i¢in bilgisayarli tomografi (BT) goruntilerinin kesit

kalinlig1 ve dogru grid size se¢imi Onemlidir.

Anahtar Kelimeler: Grid Size, IMRT, VMAT, AAA, Acuros XB



SUMMARY

Dose calculation algorithms are decisive to apply prescribed dose precisely in
radiotherapy practice. In this study, the effect of grid size on organ at risk (OAR) and
target doses were studied, in patients with stage 111, inoperable non-small cell lung
cancer (NSCLC) receiving radiotherapy, used VMAT or IMRT radiotherapy
techniques while Acuros XB or AAA algorithms for dose calculation. VMAT and
IMRT treatment plans were created using Acuros XB and AAA dose calculation
algorithms in different grid sizes for selected 10 patients. Target and OAR doses,
lung V2o and hearth V4 volumes according to grid sizes were analyzed using Dose
Volume Histograms (DVH). Grid size showed significant effects on PTVtm
covarege and high dose region (p=0,000 - 0,045); also showed significant effects
OAR doses, heart V40 and lungs V,, volumes (p=0,005 — 0,037) using the same
technique and algorithms. Using same grid sizes and same algorithms and different
techniques resulted significant differences in high dose region of PTVtm (p=0,001 —
0,0096); whereas no significant difference in OAR doses, lung V20 and heart V40
volumes (p=0,959 — 0,139). When same grid size and same technique but different
algorithms used in the plan, difference in coverage of PTVtm (p=0,000); doses to
OAR’s and lungs Vy heart V4 volumes were significant (p=0,005 — 0,047).
Consequently, for the accuracy of dose calculation in low density area and hot point
doses to serial organs which has in vital importance selection of the slice thicknesses

of computed tomography (BT) images and grid size resolutions are important.

Keywords: Grid Size, IMRT, VMAT, AAA, Acuros XB



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapide amag¢ iyonlastirici radyasyon kullanarak, normal dokulari
korurken tiimor hiicrelerini 6ldiirmek veya biliylimelerini durdurmaktir. Bu amaci
gerceklestirmek i¢in gelismis planlama ve uygulama teknolojileri kullanilir. Tedavi
planlama sistemi (TPS) Hacimsel Ayarli Ark Terapi (VMAT) ve Yogunluk Ayarli
Radyoterapi (IMRT) teknikleri ile karmasik bilgisayar modelleri (algoritmalar)
kullanarak; sinirlar1 ve doz hesaplama araliklar1 belirlenen bolgedeki, normal dokuya
ve hedef hacimde istenen dozu planlar ve hesaplar. Bu smirlar ve sinirlara ait
¢Oziintirliik, hesaplama boyutu (grid size) olarak tanimlanir. Coziintirliik, hesaplama
birim hacmin (voksellerin) biiyiikliigii (3B piksel) ile tespit edilir. IMRT ve VMAT
teknikleri icin bu voksellerde hesaplanan dozun dogrulugunun belirlenmesi hayati
onem arz etmektedir. Ancak, grid size genellikle TPS’de doz hesaplarini
gerceklestirmek ve ihtiya¢ duyulan sureyi en aza indirmek i¢in varsayilan bir deger
kullanir.

Bu calismada, cerrahi tedavisi miimkiin olmayan evre III kiigiik hiicre dis1
akciger kanserli (KHDAK) hastalarin tedavisi icin VMAT ve IMRT teknikleri ile
doz hesaplamasinda kullanilan Acuros XB ve AAA algoritmalarmin farkli grid

size’larda, normal ve hedef dokuda olusan dozlara etkisi incelenmistir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Radyoterapi Tedavi Teknikleri

2.1.1. Konvansiyonel radyoterapi

1960’11 yillarda simiilator veya floroskopi cihazlarindan elde edilen goriintii
ile iki boyutlu olarak yapilan tedavi yontemidir. Yapilan tedavi planlar1 genellikle
karsilikli paralel alanlar veya kutu modeli denilen karsilikli 4 1sin demetinin
kullanilmas1 ile olusturulan alanlardan meydana gelmektedir. Tedavi alani hasta
cildine isaretlenir ve genellikle kare veya dikdortgen seklindedir. Bu alanlarin
tedaviden o©nce belirlenmesi icin  X-isin1  kaynakli Simiilator cihazlar1
kullanilmaktadir. Simiilator cihazlar1 ile tedavi alanlar1 belirlenir. Isin yoniinde
gorilen hedef hacim sadece iki boyutludur ve cihazin 1smlama siiresi alan boyutuna,
derinlige, % DD’a, cihaz ya da kaynak verimine gore elle hesaplanir. Zamanla
standart bloklar veya hastaya 6zgli bloklar yardimiyla tedavi alan1 hedef hacminin
sekline daha uygun hale getirilmistir. Bu teknikte iki boyutlu goriintii ile tedavi
planlamasi yapildigi i¢in kullanim alami kisithdir. (1, 2) Gilinimizde radyoterapi

tekniklerindeki gelismelerle kullanimi smirhidir.

2.1.2. Ug boyutlu konformal radyoterapi

Geleneksel yontemlerde kullanilan 2 boyuta (en, boy), derinlik boyutunun da
eklenmesi ile uygulanan tedavi teknigine 3 boyutlu konformal radyoterapi (3BKRT)
denir. Konformal planlamada radyasyon dozu hedefe konforme edilir. Boylece
timor kontrol olasiligmin arttirilmasi ve normal doku komplikasyon olasiliginin
azaltilmasi amaglanir. 3BKRT teknigi, hedeflenen klinik sonuglar1 elde edebilmek
icin daha detayl fiziksel ve biyolojik verilere dayandirilmalidir. Bu amagla TPS

sistemine cihazin fiziksel Ozellikleri, yapilan doz Olglimleri yiiklenir ve doz



hesaplama algoritmasiyla modelleme yapilir. Daha sonra ise tiimorlii ve saglikli
yapilar1 goriintiilemek amaciyla diagnostik goriintiiler TPS’e aktarilir. Planlamada
BT Hounsfield Unit (HU) degerlerinin kullanilmasi doz hesaplamasi ig¢in
zorunluluktur ancak MR ve PET gorintileri hedef ve OAR tanimlanmasinda birlikte
kullanilabilir.

En uygun tedavi hacimlerinin belirlenmesinde International Commission on
Radiation Units and Measurements (ICRU) raporlarindan yararlanilir. Giiniimiizde
eksternal (viicut disindan génderilen) radyoterapide ICRU 50, ICRU 62 ve ICRU 83
raporlarmm kullanimi &nerilmektedir. Hedef hacmin belirlenmesi igin oncelikle
Gross Tumor Hacim (GTV) BT similatorden, MR ve PET den elde edilen gorunttler
aracilifiyla olusturulur. Bu hacim BT goriintiileri tizerinde goriilen tiimoriin gergek
hacmidir. Daha sonra klinik olarak isinlanmasi gerekli olan ve subklinik tUmor
yayilimlar1 da dikkate alinarak Klinik Hedef Voliim (CTV) olusturulur. Planlamada
kullanilan hedef hacim Planlanan Hedef Hacim (PTV) ise CTV’ye belirli bir marj
verilerek, tedavi sirasinda olusabilecek set-up hatalar1 ve hareketli organlarin
hareketleri gdz oniine alinarak olusturulur. PTV ic¢inde bulunan i¢ Hedef Hacim
(ITV) ise organ hareketlerine bagh olarak CTV'ye verilen marj ile belirlenir. Tiim bu
hacimlerin yaninda belirlenmesi gerekli diger hacimler ise Risk Altindaki Organ
hacimleridir (OAR). (3, 4)

2.1.3. Yogunluk ayarh radyoterapi

Radyoterapi tekniklerindeki hizli gelismeler, yiuksek hassasiyetle tedavi etme
imkani saglayan yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) gibi yeni tekniklerin ortaya
¢ikmasmi saglamistir. Eski sistemlerde hedeflenen doz dagilimmi elde edebilmek
icin daha genis emniyet marjlar1 gerekmekte ve boylece tiimér digi normal dokular
tedaviden daha cok etkilenmekteydi. IMRT tekniginde ise radyasyon yogunlugu
demet boyunca degistirilmekte, hedef ve kritik organlar ve istenen doz dagilimi
TPS’de tanimlanmaktadir. Cesitli demet kombinasyonlar1 ile istenen optimal doz
dagilimi elde edilebilmektedir. Son yillarda IMRT, ozellikle beyin tiimérleri, bas
boyun tumdérleri, meme kanserleri, prostat kanserleri radyoterapisinde giderek artan
oranda kullanilmaktadir. IMRT ile hedef hacimde, konformal radyoterapiye gore

daha homojen doz dagilimi elde edilirken, normal dokularin aldig: yiiksek radyasyon
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dozunda azalmaya bagli olarak daha az toksisite goriilmektedir. (5, 6) Sekil 2.1°de
Konformal ve IMRT tedavi tekniklerinin riskli organ durumu agisindan

karsilastirilmasi yapilmaktadir.

3 alanh Konformal Radyoterapi 3 alanh IMRT
1. Ismn Profili

2. Ism Profili 3. Ism Profili

Sekil 2.1: Konformal radyoterapi ve IMRT Kkarsilastirilmasi

Kanser tedavisi alanindaki en son teknolojik gelismelerden biri olan IMRT
kanserli hucrelere maksimum radyasyon dozunu ve doz almamasi gereken gevre
dokulara minimum diizeyde olacak sckilde dozu ayarlayarak ylksek koruma
saglanabilmektedir. IMRT y1 diger yontemlerden ayiran birka¢ 6zellik vardir. Bu
Ozelliklerden bir tanesi 1sm alani sayismin ‘klasik radyoterapi’ ye oranla fazla
olmasidir. ‘Klasik radyoterapi’de 151 alan sayis1 2-4 dolayindadir. Dolayisiyla 2 ya
da 4 alandan 1smmlama yapildiginda, tiimoriin yakin ¢evresindeki dokularin, tiimore
yakin miktarda radyasyon dozu almasi s6z konusu olabilmektedir. IMRT de ise daha
fazla sayida farkli 15in alani kullanilabilmektedir. Daha da onemlisi IMRT de bu
alanlarin i¢inde kii¢iik alt alanlar olusturulabilmektedir. Bu alt alanlarin igerisinde
doz yogunlugu degistirilebilmektedir. Bu sayede hedefe maksimum doz verilirken
cevredeki saglikli dokular da maksimum korunmaktadir. (6, 7)

IMRT yonteminin temelinde, alt alanlar1 olustururken ¢ok yaprakli bir
kolimasyon sisteminin kullanmasi yatmaktadir (Sekil 2.2). IMRT yonteminde kuguk
alt alanlar, “leaf” adi verilen ve hizli hareket edebilen (>2.5 cm/s) kursun

yaprakciklarin belli bir gantry (tedavi kafasi) acisinda iken hareket etmesi ile



olusturulur. Bu kiigiik alt alanlar ile sadece istenilen hedef bdlgenin i1sinlanmasi

saglanarak, normal dokularin korunmasi gergeklesmis olmaktadir (Sekil 2.3).

Sekil 2.3: IMRT'de farkh doz yogunluklari olusturan MLC alanlar

IMRT, 3BKRT oranla kritik organlarin radyasyon dozunu diistrlrken hedefe
istenilen dozun iletilmesini saglayan bir tekniktir. 3BKRT, alan kenarindaki normal



dokularin dozunu azaltmak ve tiimoriin sekline uygun doz dagilimi elde ederek

normal dokularm isinlanan hacimlerini minimuma indirir. (6, 7) Fakat Ozellikle

kompleks hedef hacimlerde, konkav timdrlerde memnun edici bir tedavi yaklasimi
degildir (Sekil 2.4). IMRT’nin 3BKRT’ye gore avantaji yiiksek konformal doz

dagilimi ve maksimum kritik organ korumasidir.

Sekil 2.4: IMRT ile 3BBKRT'nin kritik organlar acisindan izodozlarinin
karsilastirilmasi (% 95’lik izodoz)

IMRT tedavilerinin hastaya aktarimi, kullanilan cihazin 6zelligine gore

farklilik gostermektedir. Giintimiizde farkli IMRT teknikleri kullanan cihazlar

bulunmaktadir. IMRT teknikleri asagida belirtildigi gibidir:

Statik MLC (Step and Shoot teknigi ) teknigi

Dinamik MLC (Sliding Window) teknigi

Yogunluk ayarl ark terapi (VMAT) teknigi

Serial Tomoterapi teknigi

Helikal Tomoterapi teknigi

Robotik Cyberknife

IMRT, lineer hizlandiricida siklikla statik IMRT (step and shoot) teknigi ve

dinamik IMRT teknigi ile uygulanmaktadir. Kullanim i¢in se¢ilecek teknik klinikte

bulunan cihaz ve donanima baghdir. (8)

Statik MLC (Step and Shoot ) Teknigi

Step and shoot veya diger adiyla ¢oklu statik alan IMRT teknigi ilk kez

1994°te Bortfeld ve ark. tarafindan One siiriilmiis olup, bu teknikte tedavide



kullanilan her bir alan uniform demet siddetine sahip kiclk alt alanlardan olusur. Alt
alanlar veya diger adiyla segmentler ¢ok yaprakli kolimatér (MLC) ile sekillendirilir
ve herhangi bir operatér yardimi olmaksizin iist iiste gelerek, sonugta uniform
olmayan siddete sahip bir demet olustururlar. (9) En basit sekilde step and shoot
teknigi sekil 2.5°de gosterilmektedir.

Sekil 2.5: Step and Shoot IMRT tekniginin sematik gosterimi

Statik IMRT olarak da adlandirilan Step and Shoot teknigiyle yogunlugu
(siddeti) modiile (ayarlanmis) edilmis demet olusturulmasinda “close-in” ve “lif
sweep” olmak tizere baslica iki yontem kullanilir. Sekil 2.6’da close-in yontemi ve

sekil 2.7°de lif sweep yontemleri gosterilmistir.

IM-Profile:

Trajectory:

Sekil 2.6: Close-in teknigi

Sekil 2.6°da goriildiigii gibi close-in tekniginde ilk olarak sol taraftaki lif
pozitif aki gradyentine dogru ilerlerken sag lif ise negatif aki gradyentine dogru
hareket etmektedir. Bu hareket modiile edilmis 1511 olusturacak olan ilk segmenti
belirler. Daha sonra 2 ile gosterilen lif toplulugu da ilkinde oldugu gibi sirayla pozitif

ve negatif aki gradyentlerine dogru ilerleyerek ikinci segmenti olustururlar. Liflerin



bu sekilde hareketi tim segmentler i¢in tekrarlanarak yogunlugu modiile edilmis

demet elde edilir.

IM-Profile:

Trajectory:

Sekil 2.7: Lif Sweep teknigi

Sekil 2.7 de gorildiigii gibi lif sweep teknigi close-in tekniginden daha karmagiktir.
Bu teknikte sol taraftaki lif toplulugu pozitif aki gradyenti yoniinde hareket ederken
sag lif once en sola dogru negatif aki gradyenti yoniinde hareket eder ve daha sonra
her iki lif grubu ayni1 yonde hareket etmeye baslar. Bu teknikte lifler siirekli her
zaman ayni yonde hareket ettiklerinden tedavi siiresi close-in teknigine gore daha
kisadir.

Tedavi planlama sistemlerinin ¢ogu yukarida bahsedilen lif ardigiklama
algoritmalarindan birine sahiptir. Segmentlerin toplam sayis1 aki haritasmin
kompleksligi, kullanilan 151 sayis1 ve diger teknik faktorlere baghdir. Segmentleri
kullanarak iki boyutlu aki haritalarini olusturacak algoritmalar lif pozisyonlarini
hesaplamanin yani sira MLC’lerin geometrik ve dozimetrik 6zelliklerini de hesaba
katmalidir. Lif kenarlarmin dizayni ve liflerin fokuslama 6zelligi gibi parametrelerin
dikkate alinmamas1 6nemli doz artefaktlarma yol agar.

[k doz artefakti Tongue and Groove etkisidir. Lifler arasi sizintiy
engellemek i¢in bazi linaklarda MLC Tongue and Groove dizaynina sahiptir. Sekil
2.8’de goriildigi gibi eger biiyiik bir alan iki alt alana boliiniirse iki alanin birlesim

yerinde bu dizayndan dolay1 bir doz distikligt olusur.
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Sekil 2.8: Lifler aras1 sizintiy1 engellemek icin Tongue and Groove etkisine sahip

Lif

Iki alt alanin kenar1 Tongue and Groove dizaynmin kiigiik bir farkliligindan
dolay1 lifler tarafindan absorblanmakta ve sonugta alt alanlarin birlesim yerinde
yaklasik %20’lik bir doz diisiikligii olugsmaktadir.

Ikinci artefakt ise transvers cakismadan kaynaklanir. Bazen iki segment lif
hareketine dik olarak komsu sinirlara sahip olduklarinda segmentlerin birlesim
yerinde ince bir serit seklinde diisiik doz alan boélge olusur. Bu ise alt alanlarin

penumbralarinin tam olusmamasindan kaynaklanmaktadir. (10)

Dinamik (Sliding Window) Teknigi

Dinamik IMRT teknigi ti¢ farkli konseptten olusur:
Sliding Window tekniginde, IMRT tedavi plan1 tamamen dinamik MLC
hareketlerinden olusur. Plan birgok sabit gantry agilarindan olusur, fakat agilarda
herhangi bir alt segment bulunmaz. Step and shoot tekniginin aksine, alan her agida
tek bir segmentten olusur ve doz haritast MLC yapraklariin siiregelen hareketleriyle
Olusturulur. MLC yapraklarinin hizi degiskendir ve hareket esnasinda X-1Sm1
uygulamasi devam eder. Sabit bir doz hiz1 ile plan uygulanir.

Dinamik step and shoot, Stanford ve California Universiteleri tarafindan
uygulanan 6zel bir tekniktir. Bu yontemde, tipki step and shoot teknigi gibi, her alan

cok sayida MLC sekillerinden olusur ve segment gegisleri sirasinda X-1Sin1
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uygulamasi durdurulur. Yontemin farki ise, her segmentin statik degil, dinamik MLC
alanlarindan meydana gelmesidir.

Dinamik IMRT’nin baslica avantajlar1 hizli tedavi uygulamasi, karmagik
sorunlar1 daha rahat ¢ozebilmesi ve daha yumusak gecisli doz yogunluklari
olusturabilmesidir. (11, 12)

Bu teknikte lifler arasi agiklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak
sekilde kullanilan algoritma tarafindan ayarlanir ve 1sm optimizasyonu kullanilir.
Lifler motorla hareket eden ve saniyede 2 cm’den fazla hareket edebilecek hiza
sahiptir. Lif hareketi bilgisayar kontrollii olup pozisyonlar1 dogrulanmaktadir.

Dinamik MLC tekniginin temel prensibi sekil 2.9°da gosterildigi gibidir.

Sekil 2.9: Dinamik MLC tekniginin sematik gosterimi

Iki teknik arasinda bir karsilastirma yapilacak olursa birbirlerine gore avantaj
ve dezavantajlar1 vardir. Dinamik MLC teknigi daha karmasik olmasina ragmen Step
and Shoot tekniginde bahsedilen Tongue and Groove ve lif hareket yoniindeki alt
alanlarin birlesim yerindeki diisiik dozdan kaynaklanan artefaktlara sahip degildir.
Bunun yanmi sira diger bir avantaji daha kisa tedavi siiresine sahip olmasidir.
Avantajlarina ragmen dinamik teknikte lifler siirekli hareket halinde oldugundan lif

pozisyonlari, hizi ve doz hizinin ¢ok dogru bir sekilde kontrol edilmesi gerekir.

Hacimsel Ayarh Ark Terapi (VMAT) Teknigi

Hacimsel ayarh ark terapi tekniginde, her yogunluk seviyesi igin birgok ark
kullanilir ve her ark birden fazla MLC segmentlerini igerir. MLC segmentleri gantry
donust boyunca dinamik olarak hareket eder. Planlar segment tabanli optimizasyon
yontemi ile optimize edilir. (13, 5)

Konformal ark terapi tek bir hedefe kusursuz bir doz uygulamasi sunar.

Ancak, hedef hacim siklikla ideal bir kiire veya eliptik sekillerin disina ¢ikar. Yu
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tarafindan gelistirilen ark tabanli IMRT tedavisi bu gibi durumlarda doz dagilimini
gelistirmeyi amaglar. Ark temelli tedavi uygulamasinin radyoterapide uzun bir
ge¢cmisi vardir. Bu yontemin ilk uygulamasi, 1gin diyaframimin 1smm hedefi goriisiini
(beam’s eye view) dinamik olarak takip ettigi, Takahashi Ark teknigidir. Silindirik
koni (cones) ya da mikro-MLC temelli stereotaktik radyocerrahi, ark tekniginin
normal beyin dokusunda doz birikimini énlemek ve dozu beynin diger bolgelerine
yayilmasi i¢in kullanildigi 6nemli bir uygulama sahasidir. 4 farkli ark tabanli IMRT
uygulamasi bulunur; Fan Beam, Tomoterapi, Cone Beam ve Arc IMRT. (11, 12)

Serial Tomoterapi Teknigi

Sabit masa etrafinda gantry doniisii sirasinda MLC’nin hareketi ile meydana
gelir. Ism optimizasyonu ile planlar optimize edilir. ilk ticari Tomoterapi cihazi
konvansiyonel bir lineer hizlandirictya MI-MLC kolimatériun monte edilmesiyle

olusturulmustur. (13, 5)

Helikal Tomoterapi Teknigi

Tomoterapi cihazi BT {izerine monte edilmis 6MV enerjisinde strekli dénen
linak sistemine sahiptir. BT ag¢ikligmin ¢ap1 85 cm’dir. Gantry ve masanin es zamanli
olarak donusii sirasnda MLC’nin hareketi ile 151 yogunlugu ayarlanir ve 1sin

optimizasyonu kullanilir. (13, 5)

Robotik Cyberknife

Robota 6MV lineer hizlandiricinin monte edilmesiyle olusturulmus bir tedavi
cthazi ile kullanilan tekniktir. Bu cihaz 6 adet birbirinden bagimsiz hareket edebilen

ekleme sahiptir ve 151 optimizasyonu kullanilir. (5)

2.2. Doz Hesaplama Algoritmalarn

Modern tedavi planlama sistemleri 3BKRT ve IMRT tekniklerine cevap
verecek sekilde ili¢ boyutlu doz hesabr yapabilen doz hesaplama algoritmalar ile

caligmaktadir. Doz hesaplama algoritmalarinm, kabul edilebilir dogrulukta doz
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hesaplarin1 yapmasi1 gerekmektedir. Bu kabul homojen doku ortaminda +%3,
heterojen doku gecislerinin oldugu ortamlarda (akciger gibi) +%5 araligindadir.
Ancak tedavi plan1 yapmak optimizasyon gerektirdiginden, tekrarlayan hesaplara
ihtiya¢ duyulmaktadir. Bu yiizden, doz dogrulugunun yaninda etkin doz hesaplama
stireside gereklidir. En iyi doz hesaplama algoritmast doz dogrulugunun ve

hesaplama siiresinin dengelendigi algoritmadir.

Bilgisayarli tedavi planlama sistemleri i¢in doz hesaplama algoritmalari
1950°1i yillardan beri gelismektedir. Genel olarak algoritmalar ii¢ kategoride

smiflandirilir.
a) Diizeltme tabanli (correction based)
b) Model tabanli (model based)
c) Monte Carlo

Bu (¢ kategoriden biri U¢ boyutlu tedavi planlamada kullanilabilir.
Algoritmalar kendi arasinda, doz dogrulugunda ve hesaplama hizinda cesitlilik
gostermektedir. Ancak gelisen bilgisayar sistemleri ile birlikte doz dogrulugu

acisindan model tabanli veya Monte Carlo algoritmalar1 tercih edilmektedir. (14)

2.2.1. Duzeltme tabanh algoritmalar

Hastadaki doz dagilimimin hesaplanmasi, su fantomunda elde edilen
Olgtimlerin diizeltilmesi temeline dayanir. Referans kosullarda ve su fantomunda,
dizenli tedavi alanlar icin TAR, TPR, Verim faktort ve OAR 0Olctiimleri elde edilir.
Hastadaki dozun bulunmasida 1sin diizenleyiciler i¢in, doku eksikligi i¢in, doku
inhomojenitesi icin birgok diizeltme faktorii uygulanir.

Lineer azalma metodu, efektif azalma katsayis1 metodu, Power Law (Batho)
metodu, doku hava oranlar1 metodu (RTAR), esdeger doku hava orami (ETAR)
metodu baglica inhomojenite diizeltme yontemleridir. Bu metotlar lgim verilerine

dayanir ve ¢ok hizlidir. (15)
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2.2.2. Model tabanh algoritmalar

Bu algoritmalarin kullaniminda hem avantaj hem de dezavantajlar vardir.
Dezavantajlarmdan biri her bir 6zelligin net bir sekilde dahil edilmesi
zorunlulugudur. Ornegin, doz build-up, penumbra ve fantom sagilmalarmnin hepsi
oOlciilen doz dagilimlarinin i¢ginde mevcuttur ve bunlar icin belirgin bir modellemeye
gerek yoktur. Her ne kadar bitlin bu karakteristikler hastadan hastaya degisiyor ve
diizeltilmesi gerekiyor olsa da, ¢ogu kez radyasyonun iletimini dogrudan
hesaplayarak simule eden bir model kullanmak daha verimli ve dogru sonuglar verir.
(16)

Diizeltme tabanli metotlara gére, model tabanli algoritmalarda hesaplama
stiresi daha uzundur ve model tabanli algoritmalar, lineer hizlandiricidan saglanan
radyasyon alaninin daha dogru tanimlanmasii gerektiren hastada absorbe edilen
enerjinin daha yiiksek uzaysal ¢oziintirliigiinii saglarlar. Model tabanli1 algoritmalar
icin radyasyon kaynagindan ¢ikan radyasyon alaninin modellenmesi gerekmektedir.

Gilintimiizde kullanilan tedavi planlama sistemleri tarafindan model tabanh
algoritmalarin ¢esitli uygulamalariyla standart algoritmalar olusturulmustur. Model
tabanli algoritmalarin en basit formu pencil beam algoritmasidir ve standart hizdadir.
Daha karmasik ve dogru olan ise siiperpozisyon algoritmalaridir.

Enerjinin hastada absorblanmasi yani doz depolanmasi bu metotlarda pek ¢ok
basamaga ayrilir. Enerji absorbsiyonunun diisiiniilmesinden 6nce tedavi cihazinin
radyasyon verimi modellenmelidir. Bu da lineer hizlandiricidan ¢ikan fotonlarin
primer enerji akist modellenerek yapilir. Primer fotonlarin hesaplanan enerji akisi,
hastada enerji absorbsiyonu ve transportunun hesabinda input olarak kullanilir.
Oncelikle, primer fotonlarmn absorbsiyonu diisiiniiliir ve Total Energy Released Per
Unit Mass (TERMA) ile ifade edilir. Sonrasinda, ikincil elektronlar ve fotonlar ile bu
enerjinin transportu bellirli doz kernel’lerin kullanilmasi ile hesaba katilir. Primer
foton akisi, TERMA ve doz kernelleri, homojen ve inhomojen ortamlarda doz

hesaplamalarinda kullanilirlar. (17)
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Primer Foton AKisinin Modellenmesi

Radyasyon alani, primer fotonlarin, sagilmis fotonlarin ve elektronlarin bir
karigimidir. Dogru bir doz hesaplamasi i¢in; pargacigm enerji spektrumlari, hiz
yonlerinin spektrumu ve yanal dagilimi ya da akisi gibi fiziksel 6zelliklerinin
bilinmesi gerekir.

Parcacigin enerji spektrumu, hiz yonlerinin spektrumu ve yanal dagilim ya da
aki merkezi 151 eksenine dik diizlemde tanimlanmistir. Lineer hizlandiricinin en
basit yaklasiklig1 primer fotonlarin etkin akisi, 6l¢iimlerin kalibre edilmesiyle elde
edilen parametreler ile modellenerek gerceklestirilir.

Bu modellerin temel varsayimi; enerji spektrumunun demet eksenine gore
fotonlarin yanal lokalizasyonundan bagimsiz oldugudur. Bu enerji spektrumunun
klinik uygulamasinin saglanmasinda iki temel metot vardir.

[Ik metot; Monte Carlo simiilasyonu ile primer foton 1sinlarmin tiimiiniin
hesaplanmasi  yaklasimidir. Tedavi kafasindaki ilgili Dbilesenlerin fiziksel
ozelliklerinin ve geometrik lokalizasyonlarmmin tam olarak bilinmesi ile bu
hesaplamalar lineer hizlandiricinin baslangi¢ elektron demetini karakterize eden
elektronlarm ortalama enerjisi, enerji spektrumu degisimi ve elektron demetinin
acisal diverjansi parametrelerine baglhidir.

Ikinci metot ilkine gore daha pratiktir. Olgiilen derin doz verileri ile dnceden
hesaplanan derin doz egrilerinin enerji agirlikli toplammim karsilastirilmasi ile
yapilir.

Model tabanl algoritmalarin uygulanmasi i¢in enerji spektrumunun yani sira
primer akmin uzaysal dagilimmin da modellenmesi gerekir. En azindan asagidaki

etkilerin biitlin algoritmalar tarafindan hesaba katilmasi gerekir.
¢ Isin homojenitelerini iceren primer aki dagiliminin uzaysal sekli

e Uzaysal olarak genisletilmis foton kaynagi boyunca yanal penumbrada ki
genisleme

e Kolimator sagilmasi

e Ortam igerisindeki akinin azalmasi
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Doz Kerneller

Model tabanli algoritmalarda iki elementel doz kerneli kullanimi yaygindir.
En temel doz kernel point spread kerneldir, k(r, r', E); r' koordinatinda E enerjili
primer fotonlarin etkilesimi ile yaratilan r koordinatinda suda absorblanan enerjinin

dagilimimi verir.

Ikinci smif ve son yillardaki tedavi planlama sistemlerinde yaygin olarak
kullanilan doz kernel pencil beam’dir. Pencil beam kernel fotonlarin sonsuz 1sin1
boyunca biitiin point spread kernel’lerin integrasyonu ile elde edilir. Pencil beam
kerneller, merkezi kernel ekseni boyunca su ortaminda doz hakkinda daha
yogunlastirilmig bilgi kullanir. Point spread kernel’den fiziksel yontemlerin daha
kaba bir Orneklemesi saglanir. Bu sebepten karmasik doku inhomojenitelerinin
oldugu bdlgelerde pencil beam kernel’lerine dayanan doz hesaplamalarinin
adaptasyonu zordur. Diger yandan, pencil beam kernel’ler doz hesaplama siirelerinin
kisa olmasi nedeniyle avantajlidir. Sekil 2.10°da ¢esitli doz kernellerin doza katkis1

gosterilmistir. (17)

(C)]

Sekil 2.10: Cesitli sacilma Kernellerinin doza katkis1 a) Beam kernel b) Slab kernel c)
Pencil Beam kernel d) Point kernel
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Convolution - Superposition Metodu

Convolution - superposition, model tabanli doz hesaplama metoduna sahiptir
ve birgok arastirmacinin katilimiyla son 20 yildir gelistirilme asamasindadir. Bu
metot tedavi planlama sistemlerinde en yaygm kullanilan yontemdir. Bilgisayar
teknolojisindeki gelismeler yeterince hizli hesaplamalar yapilmasini saglamaktadir.

Convolution - superposition metodu foton isinlarinin doz iletimindeki dolayl
davranisinin modellenmesiyle baslamistir. Bu modele gore primer fotonlar, sagilan
fotonlar ve harekete gegen elektronlarla ayr1 ayr1 etkilesir. (16)

TERMA ve doz kernel, dogru absorbe doz hesabi elde etmek i¢in birlestirilir.
Model tabanli algoritmalarin en genel yaklagimi slperpozisyon metodudur. r'

noktasindaki biitiin primer etkilesimlerden kaynaklanan tanimmlanmis enerji

spektrumu ve TERMA ’ya oranla katkilarini agirliklandiran biitiin doz kernel’lerden k

(F, r_i, E) doz katkilarmin st tste bindirildigi tarafta (r) noktasinda dagitilan dozu
yaratr. D() = [dE? [d°r?T(r?, E2)k(r,r.E)

Superpozisyon yaklagimi homojen ortamda doz hesabi i¢in uygulanan
karmagik bir metottur. Fakat doku inhomojenitelerinin oldugu bdlgelerdeki doz

hesaplama i¢in ¢ok iyi bir sekilde kullanilir. (17)

2.2.3. Monte Carlo metodu

Monte Carlo teknigi, milyonlarca foton ve parcacigm madde i¢inde iletimini
simule eden bir bilgisayar programindan olusur. Foton ve parcaciklarin bireysel
etkilesmelerinin olasilik dagilimlarini, temel fizik kanunlarini kullanarak gdsterir. Ne
kadar ¢ok simule edilen pargacik olursa, o kadar yiiksek dogrulukla doz dagilimlari
tahmin edilebilir. Bununla birlikte simule edilen parcaciklar arttik¢a, hesaplama
zaman1 da artacaktir. Doz dagilimi, ortam iginde enerji birikimini arttiran iyonize
olaylarm paketler halinde toplanmasiyla hesaplanir. Yeterli dogrulukta tedavi
planlama simiilasyonlar1 yapabilmek i¢in birka¢ yiiz milyondan, bir milyara kadar

parcacik etkilesiminin hesaplanmasi gerektigi tahmin edilmektedir. (13)
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2.3. Anizotropik Analitik Algoritmasi (AAA)

2.3.1. AAA hakkinda
AAA Eclipse bitlinlesik tedavi planlama sisteminde uygulamaya

konulmustur. AAA modeli kopleks heterojen dokularda bile klinik foton 1ginlari i¢in

hizli ve karmasik doz hesaplama saglar.

AAA doz hesaplama modeli; 3B pencil beam convolution superposition
algoritmasidir ve linac cihazinda iiretilen 1sinlar i¢in birincil fotonlari, sagilan ekstra
fokal fotonlar1 ve 1sm alan sekillendiricilerinden sacilan elektronlari ayr1 ayri
modeller. AAA analitik ¢oztimler ile hesaplama siirecini azaltir. Doku heterojenligini
16 farkl1 yonde foton sagilma kernellerini kullanarak anizotrpik olarak 3B sekilde
hesaba katar. Son doz dagilimi1 foton ve elektron konvolusyonlarmin olusturdugu

dozlarin superpositionlari ile elde edilir.

AAA modelinin yapilandirilmasi, lgiilen klinik 1sin verilerine uyarlanmis
Monte Carlo ile belirlenen temel fiziksel parametrelere dayanir. Bu veriler her tedavi
tnitesi i¢in klinik 15 akist ve enerji spektrumunu tanimlayan bir faz uzayi
olusturmak i¢in kullanilir. Ismn alami sekillendirmeye yarayan aksesuarlar (blocks,
hard wedges, dinamik wedges, compansators, statik ve dinamik MLC’ler) AAA

modeli ile yapilan doz hesaplamasinda tam desteklenmektedir.

Eksternal radyoterapide modern tedavi tekniklerinin doz hesaplama
algoritmalarindan dogruluk ve hiz iizerine artan talepleri vardw. IMRT teknigi
ozellikle kompleks heterojen dokularin bulundugu bolgelerde dozun dogru

hesaplanmasin1 gerektirir. AAA bu klinik beklentileri karsilamak i¢in gelistirilmistir.

Dr. Waldeman Ulmer ve Dr. Wolfgang Kaissl tarafindan gelistirilen AAA,
1995'teki tiglii Gaussian foton kernel modeli ¢alismalarina dayanir. (18, 19, 20)

Daha 6nce AAA modelinin temel fikirleri stereotaktik radyasyon tedavi
planlamasinda uygulanmis ve heterojen dokular i¢in diizeltme mekanizmalar1

mitkemmel sonuglar vermistir. (21)
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2.3.2. AAA’da doz hesaplamasi

AAA doz hesaplama modeli iki ana bilesenden; yapilandirma algoritmasi ve
gercek doz hesaplama algoritmasindan olugmaktadir. Yapilandirma algoritmasi 1sin
demetindeki foton ve elektronlarm aki ve enerji spektrumunu ve bunlarin su esdegeri
ortamdaki temel sacilma Ozelliklerini karakterize etmek i¢in kullanilan fiziksel

parametreleri belirler.

Doz hesaplama algoritmasinda kullanilan bazi1 parametrelerin suda basit derin
doz ve profil dlglimlerinden c¢ikarilabilir olmasina ragmen tiim parametrelerin bu

sekilde deneysel belirlenmesi neredeyse imkansizdir.

Bu sorun Monte Carlo simiilasyonu ile asilmistir. Once Monte Carlo
simiilasyonlar1 kullanarak tiim parametreler hesaplanir. Daha sonra 1sin verilerini
yapilandirma asamasinda Olgiilen gergek klinik 1smn verileri ile AAA parametreleri
yeniden eslestirmek i¢in diizenler. Bu yaklasim, AAA doz hesaplamasi i¢in gerekli
tim 6nemli temel fiziksel parametrelerin hizli ve son derece hassas belirlenmesini

saglar.

Isin yapilandirma asamasinda tedavi {initesine 6zgl eslestirme isleminden
sonra tiim parametreler kaydedilir ve daha sonra ger¢cek doz hesaplamasi ig¢in

kullanilir.

Doz hesaplamasi, birincil ve ekstra fokal fotonlar ile sagilan kontamine
elektronlar ve 151 alan sekillendiricilerden sagilan fotonlar i¢in birbirinden ayri
konvoliisyon modellerine dayanir. Konvoliisyon uygulandigi i¢in klinik 1sinlari,
beamlet ad1 verilen sonlu boyutlu kii¢iik 1smlara ayrilmistir. Son doz dagilimi her bir
beamlet igin foton ve elektron konvoliisyonlar1 ile hesaplanan dozlarin
sliperpozisyonlarindan elde edilir. AAA’da temel fiziksel ifadelerin fonksiyonel

formlar1 analitik konvoliisyona olanak saglamasi doz hesaplama siiresini azaltr.

Foton ve elektronlarin ateniiasyonlari, enerji depolama yogunluk fonksiyonu
IB(z,p) ve doz depolama karakteristigi ile sagilma kerneli Kp(X,y,z,p) ler ile
modellenmistir. AAA bir etkilesim bolgesinde 3 boyutlu hacmin timunde doku
heterojenligini izotropik olmayacak sekilde hesaba katar. Bu doz depolama

fonksiyonlarmin radyolojik Ol¢eklemesi ve foton sagilim kernellerinin elektron
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yogunlugu tabanli dlgeklemesinin birbirinden bagimsiz olarak 16 yanal dogrultuda

uygulanmasi ile olur.

2.3.3. Klinik 1s1n modelleme
AAA ¢oklu kaynak modeli kullanir. Bunlar birincil foton kaynagi, ekstra

fokal foton kaynagi, elektron kontaminasyon kaynagi ve wedge’den sagilan foton
kaynaklaridir. Klinik 1sm sekil 2.11°de gosterildigi gibi sonlu sayida Beamlet’lere
boliiniir. Ayrica klinik 1smn her biri ®g beamlet yogunluguna sahip farkli foton ve

elektron bilesenlerine ayrilir.

Kaynak

- Hedef
- Birincil Kolimatér

“~————— Duzlestirici Filtre

~——— IyonOdasi

Baglangigc FazUzayi — —————— -+t — — — — — —.
Beamlet

Modifiye FazUzayg ——————f A+ i+t ————-

Hesaplama Voksel
Gridi

—~ Hasta

Sekil 2.11: Tedavi Birim Bilesenleri

Birincil Foton Kaynagi
Birincil foton kaynagi hedefe diizleminde yer alan bir nokta kaynaktir. Bu

kaynak gercege yakin hedef materyalleri ve kalliklarini kullanarak BEAMnrc
Monte Carlo koduyla simule edilen tedavi kafasiyla etkilesime girmeyen

bremsstrahlung fotonlarint modeller. (22)

Ekstra Fokal Foton Kaynag

Ekstra fokal foton kayna8i diizlestirici filtrenin hemen altma
konumlandirilmis bir Gaussian diizlem kaynagidir. Bu kaynak, hizlandiricinin
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kafasindaki (hedef disinda, Birincil olarak diizlestirici filtre, Birincil kolimatorler ve

ikincil diyaframlar ile) etkilesimlerden kaynaklanan fotonlar1 modeller.

Elektron Kontaminasyon Kaynag

Elektron kontaminasyonu her bir derinlikteki normalize edilmemis AAA doz
hesaplamasi sonuglarindan eklenecek degerleri tanimlar. Elektron kontaminasyonu
aynt zamanda elektron etkilesimlerinden olusan foton kontaminasyonunu
modellemede de kullanilir. Elektron kontaminasyonu, belli bir derinlikte elektron
kontaminasyon dozunun toplam miktarin1 tarif eden derinlige bagh bir egri ile
modellenir. Fiziksel wedge’ler agik alandan farkli bir elektron kontaminasyonu

modellemesine sahiptir.

Wedge’den Sagilan Fotonlar
Wedge'deki her nokta yardimei bir sagilim kaynagi gibi davranir. Wedge'den
sacilan radyasyon siddeti wedge'e isabet eden birincil radyasyonun miktari ile dogru

orantili oldugu kabul edilir. Sagilan radyasyonun ileri yonde oldugu varsayilir.

2.3.4. Doz hesaplamada fiziksel parametreler

Kaynak Modelleme

AAA doz hesaplama, tedavi isinmni olusturan parcaciklarin faz uzaymi
tanimlayan temel fiziksel parametreleri kullanir. Bu parametreler Monte Carlo
simiilasyonlar1 ile daha 6nceden hesaplanmistir. Klinik 1sinlarn ilk faz uzay modelini
olusturmak icin kullanilan Monte Carlo simiilasyonlar1 hizlandirici kafasinin tiim
malzeme bilesenlerini ve geometrik yapisini igerir. Monte Carlo simiilasyonu ile elde
edilen parametreler 1sm veri yapilandirmasi sirasinda hesaplanan 15in demeti
karakteristikleri her bir tedavi iinitesi i¢in klinik 151 demeti verileri ile uyusacak
sekilde modifiye edilir. (23) Bu doz hesaplamasi i¢in tiim Onemli fiziksel

parametreleri belirlemede hizli ve dogru bir yontemdir. Klinik 15m 6zel faz uzay:
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parametreleri veri tabaninda saklanir ve hasta doz dagilimi hesaplamasi igin

kullanilir.

Klinik 151 demetini modellemede kullanilan temel fiziksel parametreler 6-23
MV ortalama 151n enerjileri i¢in dnceden hesaplanir. Bir Varian Clinac 2300 C/D 151
akist ve enerji faz uzaymm belirlenmesi icin referans hizlandirici olarak
kullanilmistir. Faz uzayr modelini belirlemek igin gerekli simiilasyonlar EGSnrc
programinin kullanilmasiyla gergeklestirilmistir. Bu program dis ve i¢ kabuk
elektronlarmin Compton sac¢ilimini, Bremsstrahlung, fotoelektrik olay, elektron
pozitron ¢ift olusumu ve yok olmasi gibi eksternal radyoterapideki fiziksel

etkilesimleri modellemek icin ¢ok uygun.

AAA i¢in tim model parametreleri, su esdegeri ortamda hesaplanir. Doz
dagilimi hesaplamas1 swasinda bu parametreler gergek hasta dokularmin

yogunluklarma gore dlgeklenir.

2.3.5. Hacimsel doz hesaplama

Hacimsel olarak doz dagilimmi hesaplamak i¢in hastanin viicut hacmi segilen
hesaplama grid’ine bagli olarak 3 boyutlu bir hesaplama vokseli matrisine boltndir.
Hesaplama voksel grid’ine geometrisi 1s1n demetinin koordinat sistemi ile uyumlu bir
sekilde diverjanslhidir. Matris i¢inde yer alan her hesaplama vokseli, kalibrasyon
egrisi bilinen hasta BT goriintiilerinden elde edilen ortalama elektron yogunlugu ‘p’
ile iligkilidir.

Uc¢ boyutlu doz dagilimi; birincil foton, ekstra fokal foton ve kontamine
elektronlarmm ayr1 ayr1 konvoliisyonu ile hesaplanir. Konvoliisyonlar klinik 1s1n
demetini olusturan sonlu biiyiikliikteki her bir beamlet icin tekrarlanir. Son doz

dagilimi, her beamletin katkisini siiperpozisyonu ile elde edilir.

Beamlets (Demetcikler)

Hacimsel doz dagilimmin hesaplanmasi i¢in klinik 151n beamlet adi verilen
sonlu geniglikte 1ginlara boliiniir. Sekil 2.12 tek bir beamlet icin koordinatlarin

geometrik tanimlarmi gosterir. Koordinatlar ikiye ayrilir: hasta koordinat sistemi ve
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beamlet koordinat sistemi. Sekildeki hesaplama noktasmin hasta koordinat

sistemindeki yeri (X,Y,Z) dir ve beamlet koordinat sistemindeki yeri (x,y, z) *dir.

Alan Odag)

Merkez Fanline B

BeamletKoordinat sistemi

cilt Hesaplama noktas

. Hasta Koordinat
Alan Merkez ekseni . i
sistemi

Beamlet

Sekil 2.12: X-Z dizleminde hasta koordinat sistemi ve beamlet koordinat sitemindeki
koordinatlar

Klinik 1sm sonlu biiyiikliikteki B beamletlere bdliiniir. Bir beamlet’in enine

kesit alani, hesaplama vokselinin ¢oziiniirliigiine karsilik gelir.

Doz hesaplamasi beamlet enine kesitleri lizerinden birincil fotonlar, ekstra
fokal fotonlar1 (ikincil kaynak), fiziksel wedge’lerden sagilim ve kontamine edici
elektronlar i¢in ayr1 ayr1 konvoliisyonlara dayanir. Her bir beamlet i¢in tanimlanan

temel fiziksel parametreleri kullanarak doz konvoliisyonu saglanir.

AAA modeli foton ve elektron sacilimindan kaynaklanan dozun yanal ve
derinlik olmak {izere iki ana dogrultuda hesaplanabilecegi varsayimini yapar.
Beamlet konvoliisyonlarinda kullanilan biitiin derinlik bagimli fonksiyonlar, derinlik
koordinat1 z'yi kullanarak beamletin merkez fanline’t boyunca hesaplanir. Foton ve
elektronlardan kaynaklanan yanal doz sagilimi beamletin merkez fanline’na dik

kiiresel kabukta tanimlanir ve alan odaginin merkezindedir.

Hastanin herhangi bir (X,Y,Z) hesaplama noktasindaki doz, biiyiik 1510

demetinin her bir beamlet’inden gelen katkilarmmin en son kiiresel siiperpozisyondaki

toplamu ile elde edilir.
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Foton Doz Hesaplamasi
Foton isinlarinin madde igerisinde ilerlerken etkilesimler sonucu enerjisinde

ki azalma, enerji yogunluk fonksiyonu Ig(z,p) ile modellenmistir.

Yanal enerji sa¢ilimini tanimlayan foton sac¢ilimi, sagilma kerneli Kp(X,y,z,p)
fonksiyonu ile modellenmistir. Bu iki fonksiyonda her beamlet B icin ayr1 ayri
tanimlanmistir. Birincil ve ekstra fokal fotonlar ayni yolla hesaplanir. AAA
modelinde doz konvoliisyonu enerji olarak islem goriir. Olgekli su yaklasimi

kullanilarak enerji doza doniistiirtiliir.

Asagidaki konvoliisyon ile herhangi bir beamlet’ten fotonlar i¢cin homojen bir

ortamda enerji dagilimi hesaplanir.

Epny (XY, 2) =@, x1,(z,p)x  [[K,(u=xv-y,2z p)dudv 2.1

(u,v)eAlan(g)

Konvoliisyonda ki hesaplama noktast hasta koordinat sisteminde (X,Y,Z), beamlet
koordinat sisteminde (X,Y,z)olarak gosterilir. Foton akist @, beamlet boyunca
homojen oldugu varsayilir.

Enerji birikimi yogunluk fonksiyonu 1,(z, p) , z derinlii {izerinde ki kiire
yluzeyinde biriken enerjinin alan integralini gosterir, tek bir fotona normalize edilir.

Onceden  hesaplanmis  monoenerjetik  enerji  birikimi  yogunluk
fonksiyonlarmin superpozisyonu ile foton spekturumuna dayanan polienerjetik

fonksiyon elde edilir.
Enerji birikimi yogunluk fonksiyonu 1,(z,p) radyolojik Glcekleme
kavramini kullanarak heterojen dokular1 hesaba katar.

p(x.y,2)

1,(z,p) = I'B(ZI).W
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Burada ki radyolojik derinlik z" asagidaki gibi ifade edilir

z

= Mdt 2.2
p(su)

O ey

p elektron yogunlugudur.

Asagidaki denklemde gosterildigi gibi foton sagilim kerneli alti {istel

fonksiyonun toplamindan olusur.
2 1 ,

K/;(X,y,z)=ch(z’)._,[ﬂk(2)r )4
0 r

buradaki r;

r=yx*+y’

Buradaki z yerinde, 1smin giris noktasi ile hesaplama noktasi arasindaki
heterojenitenin etkisi hesaba katmak icin z' kullanilir. Eksponansiyel kerneller

azalma sabiti x, ile karakterize edilir.

c, faktori; toplam kernel enerjisinin tekil normalizasyonunu saglar ve

eksponansiyel kernel igin agirliklar1 tanimlar.

Foton Sacilim Kernellerinde Yanal Yogunluk Ol¢ekleme
Heterojen ortam varliginda absorbe edilen enerji dagilimi asagidaki gibi

hesaplanir.

K (X y ) PE\)/(VateI’)Z ( ) g—yk(z’)rd(x,y,p) 24

Buradaki r,(x,y,z) kernel orjini olan (0,0,z) den (x,y,z) ye olan radyolojik uzaklik.
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(9,00 = [ 22

R water

Foton Sag¢ihm Kernellerinin Heterojenite Dizeltmesi

Yukaridaki formiiller kullanildiginda fantom i¢inde heterojenite sinirinda
foton dagilim kosullar1 degistiginden yanlis sonuglar verecektir. Bu tek boyutlu bir
sacilma kerneli kullanilarak derinlik yoniinde enerji dagiliminin hareketi ile dnlenir.
Boylece heterojenlik sinirindan sonraki sagilma kosullarindaki kademeli degisim goz

Onune alinir.

Tek boyutlu sacilma kerneli asagidaki gibidir:

2
k,(z) => cip 0™ 2.5
i=1

Monte Carlo dan her beamlet i¢in ayr1 ayr tiiretilen kerneller ile x; ve c;

parametreleri belirlenir. Enerjinin tek boyutlu konvoliisyonu;

E,ﬁ,ph (X’ y’ Z) = Eﬁ,ph (X’ y! Z) &® kz (Z) 2.6

Heterojenite varliginda konvoliisyon kerneli bolgedeki elektron yogunlugu ile

Olceklendirilir.

2
K, (2)= @zwiz-ﬂi“’) 2.7

su i=1
Enerji birikimi fonksiyonu asagidaki gibi olur.
I, (2)=1,(2) ®inv(k,(2)) 2.8
inv(k,(z)); k,(z) den tiiretilmis ters konvoliisyon kernelidir.

Yukaridaki formiilasyon denklem 2.1 denkleminin yeniden diizenlenmis
halidir. Heterojenlik olmadig1 durumlarda bir etkinin olmamasi i¢in bu denklemler

tanimlanmustir.
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Kontamine Elektronlar

Ism sekillendirici aksesuarlar ve yapilar kontamine elektronlarin olugsmasina
sebep olurlar. Aksesuarlar ve cihazdaki yapilar bu kontamine elektronlarin bir
cogunu sogurabilir fakat bu sistemler kontamine elektronlarin ikincil kaynagi olurlar.

Genellikle elektron kontaminasyonu 1sinin enerjisine ve alan boyutuna baghdir.

Kontamine elektronlar sebebiyle herhangi bir beamlet'den meydana gelen

doz dagilimu;

Econt,ﬂ (>Z ,V, Z) = (Dcont,ﬂ X Icont,ﬁ (Z) X J.J- Kcont,ﬂ (U — X, V- yl Z, p)dUdV 2.9

(u,v)eArea(p)

Kontamine elektron dagilim kerneli, gauss dagilim fonksiyonu ile gosterilir.

1 X% +y?
Kcont,ﬂ (X’ Ys Z) = 2 eXp|:_ )2/ i| 2.10
270 ¢ 20

buradaki o ; 6lgiimlere dayanan verilerden tiiretilmis bir sabittir.

Kontamine elektronlarin akis1 asagidaki gibidir.

1 X% +y?
——exp| — 2.11
271 O' cont,k Xp|: 20'200nt,k:|

Kfle(X y) ZC ontk

buradaki simge c, iki Gaussian bilesenin rolatif agirliklarini belirler ¢, =1-c,.

Enerji yogunluk fonksiyonu I, ,(z,p), kontamine elektronlar igin Glctlen

verilerden belirlenir ve derinligin bir fonksiyonu olarak tablodan elde edilir.

Superpozisyon
Herhangi bir noktada absorbe edilen enerji E(X,Y,Z) biitiin beamlet'lerdeki

birincil fotonlar, ekstra fokal fotonlar ve kontamine elektronlardan ayr1 ayr1 meydana

gelen enerjinin stiperpozisyonu ile elde edilir.
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EX,Y,2) = (Epy (K.Y, 2) + E oy (XY, 2) + By, (X,V,2)) 212
P

Doz Doniisiimii

Son adimda absorbe enerji dagilimi doza doniistiiriiliir. Farkli heterojeniteler
Olcekli su yaklagimi ile modifiye edilebilir. Boylece doz asagidaki denklem ile
verilir. (24)

p(water)

D(X,Y,Z)=E(X,Y,Z) RV ) 2.13

2.4. Acuros XB

Acuros XB algoritmasi, radyoterapideki iki stratejik parametre olan dogruluk
ve hiz icin gelistirilmistir. Eksternal radyoterapide; kemik, akciger ve biyolojik
olmayan implantlarin dozlarina 6zellikle kiiciik ve diizensiz alanlarda biiytlik etkisi
goriilir. Acuros XB algoritmasi Lineer Boltzman Tasinim Denklemi (LBTE) ile
heterojenite etkisini hesaba katarak dozu en dogru sekilde vermektedir.

Boltzman Tasmim Denklemi (BTE); foton, elektron, ndtron gibi radyasyon
parcaciklarmin madde igerisindeki etkilesimlerinin makroskopik davranislarini
gosterir. BTE’nin lineerize edilmis hali olan LBTE ise dis manyetik bir alan
olmaksizin, parcaciklarin birbirleri olan etkilesimlerini katmadan sadece
parcaciklarin madde ile olan etkilesimlerini verir. LBTE acik formda veya analitik
olmayan yontemlerle ¢6ziimlenmelidir. Acuros XB; 4-25 MV enerjilerindeki klinik
lineer hizlandiricilar i¢in TPS’de Monte Carlo ile karsilastirilabilir dogruluk ve kabul
edilebilir hesaplama hiz1 saglar.

LBTE’nin agik formda sonug iireten iki genel yaklagimi bulunur. Bunlardan
ilki Monte Carlo metodudur. Monte Carlo metodu LBTE’yi agik olarak ¢ozmez,
baska yollar ile sonucu denklemden elde eder. Ikinci yontem ise LBTE nin niimerik
yontemler ile ac¢ik olarak ¢dziilmesi ve sonucun elde edilmesidir. Acuros XB gibi

yeni algoritmalar bunu yapabilmektedir.
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Iki yaklasimda da LBTE igin yakimsak ¢oziimlere ulasmaktadir. Elde edilen
dogruluk ise, parcacik etkilesimi verisindeki ve analizdeki belirsizliklere baglidir.
Her iki yaklasim iginde kesin dogruluk beklenemez. Her biri kendi iginde hatalar ve
belirsizlikler Uretmektedir. LBTE’nin agik ¢6ziimiindeki en biiyiik amag, zaman
bagimli Monte Carlo yontemine alternatif saglamak ve istatistiksel kirliligi biiyiik

Ol¢tide baskilayarak daha hizli ¢6ziim elde edilmesine olanak saglamaktir.

2.4.1. Kaynak modeli

Acuros XB algoritmasi, hali hazirda bulunan analytical anisotropic algorithm
(AAA) makine kaynak modeli yerine kendine ait dort pargadan olusan kaynak
modelini kullanr.

e Birincil Kaynak: Tedavi kafas1 ile etkilesime girmeyen, hedef
dizleminde bulunan ve hedefte bremmsstrahlung fotonlarinin
yaratilmasint modelleyen, kullanicinin dairesel ya da eliptik olarak
tanimladig1 kaynaktir.

e FEkstra Fokal Kaynak: Gaussian diizleminde, diizlestirici filtre altinda
bulunan ve fotonlarin, hedef disindaki ( birincil ve ikincil kolimator)
etkilesimlerini modelleyen kaynaktir.

e Elektron kontaminasyonu: build up bdlgesinde olusan, birincil ve
ekstra fokal kaynak komponentlerinde hesaplanmayan dozu temsil
eder.

e Wedge Filtreden Sagilan Fotonlar: Wedgelerde olusan sagilmalar1 doz

hesabina katar.

Doz hesabi

Acuros XB algoritmasi dozu dort basamakta hesaplar.
e Kaynak model akismin hastaya transferi
e Sacilan foton akisinin hasta tizerindeki hesabi
e Sagilan elektron akisinin hasta iizerindeki hesabi

e Doz hesabi
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1-3 basamaklarda hasta BT’sinin her bir vokseli i¢in elektron aki hesab1
yapilir. Istenilen enerji bagimli elektron akis1 ¢oziildiigiinde, belirlenen doz
Ozelligine gore son basamakta hesap yapilir. 1. basamak her bir beam igin
tekrarlanirken 2-4 basamaklar1 beam sayisindan bagimsiz bir kez hesaplanir.

1. basamakta eksternal kaynak modellenir ve hastadaki foton elektron aki
dagilimlar1 ray tracing ile hesaplanir. 2. ve 3. basamaklarda Acuros XB, LBTE’yi
diizlemsel, agisal ve enerjiye bagh olarak ¢oziimler. 4. basamakta her voksel deki
elektron akisisi i¢in doz hesaplanir.

Acuros XB 2 farkli doz raporlama sistemine sahiptir. Dw, sudaki doz Dm ise
ortamdaki dozdur. Dm uygulandiginda enerji bagimli aki hesab1 vokseldeki materyal
ozelliklerine gore doz hesab1 yapar. Dw’ de ise aki hesab1 su {izerinden yapilir. Bu
yuzden Acuros XB’de doz hesabi i¢in goriintiilenen hastanin materyal haritasmi
ihtiya¢ duyulur. Bunun dogru yapilabilmesi i¢cin Acuros XB’ ye doz verilecek
bélgedeki madde yogunlugu disinda madenin kimyasal yapisi da bilinmelidir. Bu
gereksinimler otomatik olarak algoritma kiitiiphanesinde bulunmakta ve doz hesabi

srasinda kullanilmaktadir.

Acuros XB hesaplama secenekleri
Acuros XB, Eclipse AAA ile benzerlikler tagimaktadir. Bununla birlikte baz1
farkliliklar asagida belirtilmistir.
e Hesaplama grid voksel size: Acuros 1-3 mm arasinda grid size’da
calismaktadir.
e Doz raporlama modlari: Acuros XB i¢cinde Dm ve Dw istege gore
secilebilmektedir.
¢ Plan doz hesaplama: Bu 6zellik Acuros XB’ ye 6zgii bir moddur. Plan
icindeki her bir alan i¢in foton ve elektron akis1i ¢oziimiiniin
hesaplama zamanimnin biiyiik bir boliimiinii almasindan beri alan sayisi
toplam hesaplama slresine ¢ok az etki etmektedir. Plan doz
hesaplama modiilii se¢ildiginde artik alan agirliklar1 ile oynanamaz.
Bu yontem IMRT ve VMAT yontemlerinde rahathik yaratmaktadir.
Konformal teknikte ise alan agirliklar: ile plan igerisinde degisiklik

yapildigindan bu modiil kapali tutulmalidir.
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e Materyal Ozellikleri: Materyalin  belirlenmesi 2 yolla yapilir.
Varsayillan metot her vokselden gelen HU degerine karsilik BT
cihazinin kalibrasyon egrisinden elde edilen yogunluk (gr/cm®) degeri
bulunur. Diger metot ise vokseldeki materyal kiitiiphane yardimi ile
istenen yogunluk ile eslestirilebilir.

e Model yapilandirmasi: Acuros XB’nin AAA ile ayn1 kaynak modeli
kullanmasina bagli olarak fazladan 151 verisine ihtiyag
duyulmamaktadir.

Acuros XB, 1. basamaktan 3. basamaga kadar asagidaki zamandan bagimsiz

ii¢ boyutlu Boltzman taginim denklemini (LTBE) ¢ozer.
QVy’” +oly” =q7 +q” 2.14

Q§ e e e 0 S wt)=0g e e
W oty ——(Sa*) =d" 4" + g 215

Burada, ‘/ly(r’ E’Qj pozisyon, enerji ve yonin fonksiyonudur. We ise
acisal elektron akisidir.
g " Foton etkilesimleri sonucunda ortaya ¢ikan foton- foton sac¢ilim kaynagi
q re Elektron etkilesimleri sonucunda ortaya ¢ikan elektron- elektron sagilim
kaynag1
qee Foton etkilesimleri sonucu ortaya ¢ikan elektron kaynagmndan, foton-

elektron sagilim kaynagi
g ” Dista ki foton kaynagi

q ¢ Dusta ki elektron kaynagi

Bu kaynak, makine kaynak modelinden gelen biitiin fotonlar1 temsil eder.
th Makroskopik foton toplam tesir kesiti

& Makroskopik elektron toplam tesir kesiti

Makroskopik toplam tesir kesiti

S Snirl garpigmalar ve radyal durdurma kuvveti
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Denklem 2.14 ve 2.15°de sol tarafta akis operatorleri ve carpisma ayirim
operatorleri bulunur. Denklem 2.15’de elektron taginim i¢in Boltzman Fokker-Planck
taginim denklemi ¢oziilir. Ayni zamanda denklem 2.15’nin sol tarafinda devamli
yavaslamay1 temsil eden operatér bulunur. Bu yavaslama coulomb soft elektron
carpismalarini hesaba katar. Denklem 2.14 ve 2.15’nin sag tarafinda sacilim, liretim

ve AAA kaynak modelinin dig kaynak sartlarini igerir.

Sacilim ve iiretim kaynaklart;

0" (F.E.0) = TdE'j 4067 (1,E'> EQQ )y (7,E,Q) 216
0 4r

7" EQ) :TdE’ [ d'o (r,E'>E,.00)y" (7,E.Q) 217
0 4r

(7 E.Q)= [dE' [ dox(r,E'> E,QQ )y (1, E\Q) 218
0 4r

olarak tanimlanir.
/4

Os Foton-foton makroskopik diferansiyel sa¢ilma tesir kesiti
re - . : -
Oy Foton-elektron makroskopik diferansiyel kaynak tesir kesiti

ee
O  Elektron- elektron makroskopik diferansiyel sagilma tesir kesiti

Denklem 2.14 ve 2.15’deki varsayimlar kisaca her ¢ift olusumu, ikincil
parcaciklar ve pozitronlar; elektron olarak kabul edilir. Bunun yaninda kismi
ciftlenme teknigi fotonlarm elektron iiretebilecegi fakat -elektronlarin foton
iretemeyecegini farz eder. Daha sonra Bremsstrahlung fotonlarindan gelen enerji
onemsiz sayilir.

Diferansiyel sagilma ve kaynak {retimin anizotropik davranisini,
matematiksel pratik sekilde ifade edildiginde, diferansiyel sagilma tesir kesitleri
Legendre polinomlari ile genisler. PI ( luo) s = 0.0 Buagilm ile diferansiyel
acilimi veya iretim cross-section’larmi denklem 2.19°daki gibi ifade edilmesini

saglar.
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ol (F,E' - E,Q.Q)

22I+1 W/ye/ee(—> E'> E)P (luo) 2.19
=0

Benzer olarak, sa¢ilim kaynagi igerisindeki agisal aki kiiresel harmonik

moment olarak genisler.

y(EL) =3 S ¢ (7 EWN, () 220

1=0 m=-1
Y, , (Q) Kiiresel harmonik fonksiyon
Agisal indisler
4
ﬂ m (r, E ) Kiresel harmonik momentin agisal akisi,

J dQY,Tm (Q)w(f, Q' E) ile hesaplanir.

Denklem 2.19 ve 2.20 hassastir. Ek olarak saf izotropik sac¢ilim, | = 0 ‘da hassastir.
Bunun yaninda Acuros XB sagilim mertebesini | < 7 olarak ayarlar ve kiresel

harmonik momentum, sagilim/iiretim kaynagi i¢inde kalir. Legendre ek teoremi ile

sacilim ve iiretim kaynag1

qW/7e/ee (r, E, Q)

ZY: ZI: T s}/ﬁ/)/e/ee (F,E'—>E)g, (T, E')Y,’m(é) 2.21

sekline doniistir.
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Adim 1: Kaynak model akisinin hastaya transferi

Foton ve elektron model kaynagi Acusos XB’de anizotropik kaynak olarak
modellenmistir. Her bir AAA kaynagi igin ayri statik 1310 faz uzayinda noktasal
kaynak olarak bulunur. Foton nokta kaynagi q”(E,Q) , rp pozisyonu igin
denklem 2.22;

Q.§w7+0tyl// =q”+q7(E,Q)5(F—fp) 2.22
5 : Dirac —delta fonksiyonu

Lineer stliper pozisyon, foton acisal akisinin, ¢arpisma ve ¢arpisma olmayan

durumlarinin toplamini1 ifade etmek i¢in kullanilabilir.

/A /A Y
V' =Y + Yol 223

4
Yol Carpisan veya sagilan foton agisal akisi

W7/ Carpismayan veya sac¢ilmayan foton agisal akisi
unc

Denklem 2.23’u denklem 2.22°da yerine koyarsak, carpisma olmayan foton

akis1 i¢in
Q'ngnc +O—t}/l//j/nc :qW +q7(E1Q)5(r_Fp) 2.24
elde edilir.

e .
Denklem 2.24’de Y/, , analitik olarak hesaplanabilir. Asagidaki denklemler ile

noktasal kaynaktan gelen ¢arpisma olmayan foton agisal momentumu bulunabilir.

- P y —2(F.r )
vl (F E,Q) = 50, ) TLE S8 : Ny

472"['—[' 0
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rpver, kaynak ve ray trace’in mesafe noktasi
z-(f" r ) rp ve r arasindaki optik mesafe

p
Denklem 2.25 W nc icin hasta icinde, her bir birincil, ekstra fokal ve kama

kaynak hesab1 i¢in ¢oziiliir.

Basamak 2: hasta icinde sagilmis foton aki tasinim
Denklem 2.25 ¢oziildigiinde qﬁc denklem 2.21°¢ gore hesaplanir ve
Y
denklem 2.26’e gore sabit kaynak olarak WCO" ‘un hasta i¢indeki ¢oziimii igin

kullanilir
N —
QVyly oW =0on” +07 4 220
qé?)/ll Ikincil sagilmis foton kaynagi

qﬁc Birincil sagilmis foton kaynagi

Basamak 3: hasta icinde sacilmis elektron aki tasininm
Denklem 2.26 ¢oziildiigiinde qli/r?c denklem 2.21°e¢ gore hesaplanir ve
denklem 2.27’te sabit kaynak olarak kabul edilir. Benzer olarak denklem 2.21°e gore
hesaplanir ve denklem 2.17’te sabit kaynak olarak kabul edilir.
e
Denklem 2.27 W ‘y1 hasta iginde ¢oziimlemek igin hesaplanir.
é@ e e e aS e 8 ye ye e 207
VY +o W —— ot =Qq 7 + (g (. 0 '
ok
ye
unc  Birincil sagilan elektron kaynagi

q é/ Oe” Ikincil sagilan elektron kaynag:
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Basamak 4: doz hesabi

Acuros XB tiim enerji gruplar1 icin elektron agisal akiciligin ¢ozer ve
herhangi bir vokseldeki doz denklem 2.28’in ¢oziimii ile elde edilir. (25)
o0 e —
~ o, (7, E) ~
_ ' ED\! s e(v
D, = [ dE' [ dQ=E"=%" (T, E, Q) .
0 4

og,  Makroskopik elektron enerji depolama tesir kesiti (MeV/cm)

0 Materyalin yogunlugu (g/cm®)
2.5. Optimizasyon Algoritmalar:

2.5.1. Dose volume optimizer (DVO) algoritmasi

Eclipse IMRT de kullanilan algoritma Dose Volume Optimzer (DVO) dir. Bu
algoritma en uygun c¢oziime ulasilana kadar doz dagilimimi istenilen hedeflere
tekrarlamali olarak konforme ederek optimal sekil ve yogunlugu belirler. Her alan
icin, DVO 5 mm marj ile akiy1 hedef tasarimina uydurur. Daha sonra elde edilen aki
hedefi, alan esmerkezine (0 degerli aki piksellerini ekleyerek) simetrik olarak
genigletilir. Ak1 hedefinin biiyiikliigii en fazla 40x40 cm’® olabilir. Ak1 hedefinin
biiyiikliigii kullanicinin akiy1 diizenleyebilecegi bolgeyi belirler. Doz optimizasyon
algoritmas1 ¢izgi optimizasyonu ile basit gradyenti optimizasyonu kullanarak
optimizasyonu bir minimize etme problemi olarak ele alir. Ik olarak, tiim akilar
sifirdir ya da alternatif olarak, bir 6nceki optimizasyondan gelen akilar ilk tahmin
olarak kullanilabilir. Optimizasyon bu akilar1 her bir tekrarlamada modifiye eder ve

her modifkasyondan sonra bu akilardan gelen dozu hesaplar. (51)

2.5.2. Progressive resolution optimizer (PRO) algoritmasi

Progressive Resolution Optimizer (PRO) doz-hacim hedeflerine gére VMAT
planlar olusturmaya yarar. VMAT alanlar1 dinamik MLC’ler, degisken doz hiz1 ve
degisken gantry hizlar1 kullanirlar. PRO algoritmasi bir kontrol noktalar1 dizisi
olusturur. Buralarda gantry agisinin bir fonksiyonu olarak MLC leaf pozisyonlar1 ve

belli derecelerdeki MU (MU/deg) tanimlanir. PRO algoritmas1 plani optimize etmek

37



ve onun kalitesini degerlendirmek i¢in bir hedef fonksiyonu kullanir. Hedef
fonksiyonu doz-hacim ve diger kullanici tanimli hedeflerin toplamidir. PRO
algoritmasi icin ilk kosullar, her VMAT alanimni temsil eden kontrol noktalarini
kullanarak tanimlanir. Algoritma plant optimize etmek icin ¢oklu-¢ozunirlik
yaklagimimi kullanir. Bu yaklasim dozun 6nce daha az sayida her alanda esit olarak
dagitilan doz hesaplamasi segmenti kullanarak modellendigi anlamina gelir. Doz
hesaplama segmentlerinin sayist ¢oklu-¢6ziiniirliik asamasinin boliimleri arasinda bir
boliimden digerine gecerken artmaktadir. Doz hesaplama segmentindeki doz, arkin
belli bir sektoriinde yer alan kontrol noktalarindaki MLC agikliklarindan gelen
birlesik akidan hesaplanir. MLC hareketleri, kontrol noktalar1 arasindaki MLC
pozisyonlarini interpole ederek modellenir. MLC tongue'lar1 tongue-and-groove
etkisini hesaba dogru bir sekilde katmak i¢in MLC agiklig1 konturunu modifiye
ederek modellenir. (51)

2.6. Hesaplama Grid’i

Hesaplama grid’i degeri AAA igin 1.0 ve 5.0 mm, Acuros XB i¢in 1.0 ve 3.0
mm arasinda olabilmektedir. 2.0 mm den kiigiik doz grid’leri kullaniminda doz
matrisleri hesaplama sirasinda bilgisayar hafizasi yetersizligine yol agabilir.

Doz hesaplamasi sirasinda AAA dozu oncelikle diverjansh bir doz matrisinde
hesaplar. Diverjansli doz matrisinin boyutu jaw’larin pozisyonuna baglidir. Tedavi
kafasindaki sagilma ve fantomdaki (hastadaki) sacilmadan gelen diisiik dozlar1 da
hesaba katmak icin matrisin boyutuna bir marj eklenir. Bu marj alan boyutuna ve
secilen hesaplama ¢oziiniirliigiine baglhdir. Varsayillan marj biiyiikligii 12 cm’dir.
Bununla birlikte bu marj, izomerkez diizlemindeki hesaplama noktalarinin sayis1

74000 i gegmeyecek sekilde azaltilir.

(FS_x+2 X M) x (FS_Y + 2 x M)/ (h x h) <= 74000

Burada;
FS_X : X dogrultusunda alan boyutu
FS_Y : 'Y dogrultusunda alan boyutu
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M : cm olarak eklenen marj. Marj daima en az 7 cm olur.

h : hesaplama grid size (cm)

Bdylece AAA i¢in diverjansli doz matrisi ve giris akilar1 (birincil kaynak igin
2B aki, ikinci kaynak i¢in 3B aki, elektron kontaminasyonu ve wedge sag¢ilimi)
izomerkez diizlemindeki alan kenarindan 7-12 cm daha genisletilir. Acuros XB’de
girig akilar1 i¢in AAA da kullanilan ayni marjlar kullanilir. Bununla birlikte, tim
hesaplama hacmini kapsayan AAA’deki diverjansh sisteme zit olarak kartezyen
koordinat sisteminde doz birikimi yapildiginda, fantom sacilim1 Acuros XB de AAA
da kinden daha da genisletilir ve marj disindaki doz degeri sifira ulasir.

Her bir goriintii diizleminde, doz hesaplama ¢oziiniirliigii tanimlanan grid
size’a karsilik gelir. AAA ile doz hesabindan sonra Eclipse client’a geri gonderilen
doz matrisindeki voksellerden birinin kdsesi bir noktada yer alwr. Bu noktanin
DICOM X ve Y koordinatlar1 plandaki ilk alanin izomerkezinin DICOM X ve Y
koordinatlari ile aynidir.

Acuros XB, goriintii kesitinin piksel boyutu 0.01 mm farkl olabilecek sekilde
hesaplama grid size’1 ile ayni1 ise ya da hesaplama grid size’in bir tam sayinin kat1 ya
da boleni ise Eclipse client’a geri gonderilen doz matrisi goriintii ile ¢akisik hale
getirilir ve hesaplama grid size’it otomatik olarak (0.01 mm ekleyerek ya da
¢ikararak) modifiye edilir, boylece tam bir uyum elde edilir. Bundan dolayi, her
miimkiin oldugunda bir doz vokseli smir1 bir goriintli pikseli smiriyla cakisabilir.
Eger bu miimkiin degilse, doz hesaplamasindan sonra Eclipse client’a geri gonderilen
doz matrisindeki voksellerden birinin merkezi bir noktada yer alir. Bu noktanin
DICOM X ve Y koordinatlar1 plandaki ilk alanin izomerkezinin DICOM X ve Y
koordinatlari ile aynidir.

Gorunti kesitlerine dik olan eksende, AAA ve Acuros XB dozun tam gorunt
kesitinde hesaplanmasi i¢in grid ¢Oziiniirliigiinii uyarlar. Eger kesit kalinlhigi
belirlenen grid size’dan biiyik ise, AAA ve Acuros XB dozu goriintii kesitleri
arasindaki doz diizlemlerinde hesaplayabilir. Eger kesit araligi tanimlanan grid
size’mdan daha kiigiik ise AAA ve Acuros XB bazi kesitlerde dozu hesaplamay:

atlayabilir. Goriintii kesit kalinlig1 IS olmak iizere, AAA ve Acuros XB IS/n...IS/3,
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IS/2, 1S, ISx2, ISx3...ISxn i hesaplar ve doz diizlemi araligini tanimlanan grid size’a

en yakin deger olacak sekilde belirler.

CT kestileri arasmdaki
doz diizlemleri

Y O O O
Grid size

CT kestileri arasindaki
doz diizlemleri

| O O O T T O
Grid size

Sekil 2.13: AAA ve Acuros XB’de grid size ve doz matrisi ¢oziiniirliigii

Kesit aralig1 tanmimlanan grid size’dan daha biiylik olursa AAA ve Acuros XB ayrica
daha kiigiik kesit aralikli dahili bir goriintii iiretirler. Kesit arali§1 yukaridaki yonteme
gore ¢ift bir say1 ile boliindiigiinde bu ilave kesitlerden biri iki orijinal kesitin tam

olarak arasinda yer alir ve ortalama elektron yogunluguna sahip olur. (51)

2.7. Kiiciik Hiicreli Dis1 Akciger Kanseri

2.7.1. Epidemiyoloji ve etyoloji

Akciger Kanseri, prostat kanserinden sonra en sik goriilen kanser tipidir. Tiim
kanser 6liumlerinin yaklasik olarak tigte birini akciger kanseri olusturur. Tiim akciger
kanseri hastalarinin yaklasik %151 tanidan sonra 5 yil veya daha fazla yasamaktadir.

(26)
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Etyolojide en 6nemli faktor sigaradir. Akciger kanserlerinin yaklasik %85-
90‘indan sorumludur. Sigara, akciger kanseri riskini igmeyenlere kiyasla 30 kat
kadar arttirmaktadir.(27) Tirkiye‘de akciger kanserinin olusumunda rol oynayan
diger onemli bir faktor asbest ile temastir. Sigara igen kisilerde asbest ile temas
kanser riskini 90 kat arttirmaktadir. Akciger kanserlerinin %3-4 kadar1 asbeste maruz
kalinmasindan kaynaklandigi distiniilmektedir. (28) Radyasyonda bir baska risk
faktoriidiir. Radon gaz1 akciger kanseri icin risk olusturan en 6nemli radyoaktif
maddedir ve dogada degisik bolgelerde yiiksek oranda bulunabilmektedir. (29)
Kronik obstruktif akciger hastaliginda, tekrarlayan akciger inflamasyonu ve
akcigerdeki skar dokularmda (tiiberkiiloza gibi) kanser gelisimi artmaktadir. Diger
risk faktorleri arasinda ise aile dykiisiiniin yaninda bis (klorometil) eter, polisiklik
aromatik hidrokarbonlar, organik arsenik, krom ve nikel maruziyeti sayilmaktadir.

(30)

2.7.2. Patoloji

Kiigiik hiicreli dis1 akciger kanseri, akciger kanserlerinin %80-85ini
olusturmaktadir ve baslica {i¢ tipi vardir; skuamoz (SCC) hiicreli, adenokarsinoma
(ACC) ve biyiik hiicreli kanser (LCC). Skuaméz hiicreli kanser tiim akciger
kanserlerinin yaklasik %30‘unu olustururken. adenokanserler ve biiylik hiicreli
kanserler tiim akciger kanserlerinin yaklasik %60‘m1 olustururlar. (31) Sigara
icmeyenlerde ve kadinlarda en sik goriilen tip adenokanserdir. Brongiyoloalveoler
karsinom (BAC) ise pulmoner adenokarsinomun énemli bir alt tipidir. BAC 3 alt tipe
ayrilir; Non-misindz, misin6z ve mikst tip (misindz ve nonmisindz veya

belirlenemeyen form). (32)

2.7.3. Tam

Akciger kanserli olgularin ¢ogu lokal yayilim kaynakli belirti ve bulgular
olan; uzun siiren veya karakteri degisen Oksiiriik, kanl balgam, nefes darligi, gogiis
ve sirt agrisy, ses kisikligi, tekrarlayan veya rezuliisyonu geciken pndmoniler, vena
cava superior sendromu, Horner sendromu, plevral efiizyon perikardiyal efiizyon

veya sistemik yayillimi diisiindiiren; kilo kaybi, kemik veya bas agrisi, kisilik
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degisiklikleri, serum alkalen fosfataz, serbest kalsiyum ve LDH yiiksekligi gibi
belirti ve bulgular ve/veya hipertrofik pulmoner osteoartropati ve diger

paraneoplastik sendromlar ile bagvururlar.

BT hiler ve mediastinal lenf nodlarinin ilk degerlendirmesi i¢in kullaniliyor
olsa da akciger kanserinde lenf nodu tutulumu degerlendirmesi sinirlidir. Anatominin
aksine tiimor metabolizmasini saptadigindan, PET goriintillemesinin potansiyel

olarak BT‘den daha duyarli oldugu diistiniilmektedir. (33)

2.7.4. Evreleme
Akciger kanserlerinde tedavi se¢cimi ve prognoz belirlemesi i¢cin hastaligin
evresini bilmek gereklidir. Hastalarin klinik 6zellikleri, biyokimyasal testleri ve

radyografileri degerlendirilerek gerekli evreleme yontemlerine bagvurulmalidir.

Radyolojik Evreleme: Tiim olgulara rutin olarak iki yonlii akciger grafisi ve
Klinik- radyolojik olarak ¢ok ileri evrede degilse toraks ve tist abdomen BT ¢ektirilir.
Solunum ile akciger parankimindeki kiigiik lezyonlarin yukar1 asagi hareketi sonucu
aksiyel kesitlerde yalanci negatif goriintii olusumunu 6nlemek ve gerekli olgularda
1yl kontrast calismasi igin kesit kalinlig1 ve araligi maksimum 10 mm olan spiral BT

tercih edilebilir.

e Toraks BT; primer tumorun buyiklik ve lokalizasyonu, ¢evresindeki
organlar ile iliskisi, hiler ve mediastinal lenf nodlarinin varlig1 ve boyutlari,
satellite ve diger nodiiller, karaciger ve adrenal glandlara metastaz olup
olmadigini gosterebilen, iist abdomeni de kapsayan kontrasli ve spiral
olmalidir.

e Toraks BT‘de mediyastinal patolojik boyutta lenf nodu (kisa ¢cap1 > 1 cm)
gorilen olgularda bronkoskopik mediyastinal evreleme, ileri invaziv
evreleme yontemlerine gereksinimi ortadan kaldirabilen etkin ve ekonomik
bir yontemdir. N3 siiphesi olanlar basta olmak (izere mediyastinal patolojik

boyutta lenf nodu olan olgularda uygulanmalidir.
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Gogiis duvari, mediastinal yapilar ve damarlar, diyafragma, vertebra
invazyonu siiphesinde ve 6zellikle siiperior sulkus tiimorlerinin
evrelendirilmesinde MR tercih edilmelidir.

Mediastinal lenf nodlarinin degerlendirilmesinde PET in BT ‘ye {istiinliigii
gosterilmistir. Tek incelemede intra ve ekstra torasik olasi metastazlarin

degerlendirilmesini de saglamaktadir. (34)

2.7.5. TNM siniflamasi

The American Joint Committee on Cancer (AJCC) TNM smiflandirmasi.

Primer tumor (T)

Tx: Primer tiimoriin belirlenememesi. Balgam veya brons lavaj sivisinda
malign hiicreler goriilmesine ragmen radyolojik veya bronkoskopi ile

tiumoriin saptanamamast.
TO: Primer tumar belirtisi yok
Tis: Insitu karsinom

T1: En genis ¢ap1 < 3 cm olan, akciger veya visseral plevra ile ¢evrili,
bronkoskopik olarak lob bronsundan daha proksimale (ana bronsa) invazyon

yapmayan timor.

T2: Asagidaki 6zelliklerden birini igeren tiimdr; en genis ¢ap1 >3 cm, ana
bronsa invaze ancak ana karinadan 2 cm uzakta, visseral plevraya invaze,
hiler bolgeye uzanan fakat biitiin akcigeri kapsamayan atelektazi ya da

obstriktif pnémoni

T3: Herhangi bir biiytikliikte; gogiis duvari (superior sulkus tiimdrleri dahil),
diyafragma, mediastinal plevra veya parietal perikarddan herhangi birine
invaze veya karinaya <2 cm yakin fakat karinay1 invaze etmeyen veya biitiin

bir akcigerde atelektazi ya da obstriiktif pndmoniye neden olan tiimér.
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T4: Herhangi bir baylklikte; mediasten, kalp (myokard), blyuk damarlar,
perikard i¢i pulmoner arter ve ven tutulumu, trakea, 6zefagus, vertebra,
trakeal karina‘dan herhangi birine invaze veya malign plevral- perikardiyal
efflizyon ya da ayni lobda satellit nodiilleri olan tiimor. Nervus laringeal

rekirrens invazyonu

Bélgesel lenf nodlart (N)

NX: Bolgesel lenf nodu degerlendirilememesi.
NO: Bolgesel lenf nodu metastaz1 yok

N1: Ayni taraf peribronsiyal ve/veya hiler lenf nodu metastazi, primer

timorin direkt in-vazyonu ile intrapulmoner lenf nodu tutulumu.
N2: Ayni taraf mediastinal ve/veya subkarinal lenf nod(lar)una metastaz.

N3: Karsi taraf mediastinal- hiler, ayn1 veya karsi taraf skalen veya

supraklavikuler lenf nodlarina metastaz.

Uzak metastaz (M)

MX: Uzak metastaz varliginin degerlendirilememesi.
MO: Uzak metastaz yok

M1: Uzak metastaz var.
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Tablo 2.1: TNM*ye gore evreleme

insitu karsinoma Tx NO MO
Evre 0 Tis NO MO
Evre 1A T1 NO MO
Evre IB T2 NO MO
Evre 1A T1 N1 MO
Evre 11B T2 N1 MO
T3 NO MO
Evre 1A T1 N2 MO
T2 N2 MO
T3 N1 MO
T3 N2 MO
Evre 11IB Herhangi bir T N3 MO
T4 herhangi bir N MO
Evre IV Herhangi bir T

Herhangi bir N

M1
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. Arag ve Geregler

Bu c¢alismada Acibadem Bursa Hastanesi’nde ve Acibadem Kayseri Hastanesi’nde
bulunan asagidaki cihazlar ve yazilim kullanilmistir.

1. Varian Clinac DHX lineer hizlandirici

2. Siemens Somatom Definition Flash BT

3. Eclipse TPS

3.1.1. Varian DHX-OBI (RapidArc) lineer hizlandiric

Calismada kullanilan Varian Clinac DHX lineer hizlandirici 6 ve 18 MV’lik
foton ile 4, 6, 9, 12, 15, 18 MeV’lik nominal enerji seviyelerinde elektron demetleri
iretme oOzelligine sahiptir. 100 cm kaynak cilt mesafesinde maksimum alan
biliytikligi 40x40 cm”’dir. Elektron modunda takilan aplikatorler ise 6x6, 10x10,
15x15, 20x20, 25x25 cm? biiytikliigiindedir. Foton hiizmeleri i¢in agik alanlarda
maksimum doz derinligi, 6MV i¢in yaklasik olarak 1,5 cm, 18MV i¢in 3,2 cm’dir.
Cihaz 120 leaf’den (yapraktan) olusan MLC sistemine sahiptir ve bu yapraklarin
genisligi izomerkezde 0,5 cm, 20x20 cm®den sonra 1 cm’dir. MLC’ler Y ve X
jawlarmin altinda, onlardan bagimsiz olarak hareket edebilecek sekilde
yerlestirilmistir. Elle takilan fiziksel kama filtrelerin acilar1 15°, 30°, 45°, 60° iken,
bilgisayarla uzaktan ayarlanan sanal kama filtre agilar1 10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45°,
60° seklinde 7 farkli acidir.

DHX-OBI (RapidArc) lineer hizlandirici elektronik portal goriintiileme
sistemine sahiptir ve bu cihaz ile 3BBKRT, IMRT ve VMAT tedavileri éncesinde kV-
kV ve MV-MV iki boyutlu goriintiileme yani sira 3 boyutlu kV-CBCT gorintileme
ile IGRT yapabilme 6zelligine sahiptir.
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Sekil 14: Varian Clinac DHX Lineer Hizlandirica

3.1.2. Siemens Somatom Definition Flash BT
Siemens SOMATOM Definition Flash bilgisayarli tomografi cihaz1 70, 80,

100, 120 ve 140 kV seviyelerinde calisabilen ¢ift kaynaga sahiptir. Bir tam turu 0.28s
siirede tamamlar. Maksimum tarama hiz1 458 mm/s ve gantry ac¢iklig1 78 cm dir
(Resim 3.2). 300 kg agirliga kadar yiikkleme yapilabilir. 0.33 mm uzaysal ¢oziiniirligi

ile yiksek ¢ozlnurluklu goruntuler elde edebilmektedir. (35)
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Sekil 15: Siemens Somatom Definition Flash Bilgisayarh Tomografi

3.1.3. Eclipse TPS

Varian Eclipse tedavi planlama sistemi versiyon 13.6 (Varian Headquarters,
Palo Alto, California, USA), FFF 1smlarmi1 da iceren foton, elektron, proton ve
brakiterapi tedavi yontemlerini destekleyen entegre Windows tabanli kapsamli bir
tedavi planlama sistemidir. Eclipse siiriikle birak ve basitlestirilmis veri ayarlari
fonksiyonlari ile verimliligi arttirmak i¢in tasarlandi. Farkli lineer hizlandiricilar igin
tedavi plan1 olusturabilmektedir. ARIA onkoloji bilgi sistemi ile entegre ve kesintisiz
caligabilmektedir. (36)
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Sekil 16: Eclipse Radyoterapi Tedavi Planlama Sistemi

3.2. Yontem

Calismada VMAT ve IMRT teknikleriyle AAA ve Acuros XB algoritmalari
kullamlarak farkli grid size’larda evre |l KHDAK 1 hastalar i¢in tedavi planlari
yapilmistir. Hedef hacimlerin almis oldugu minimum, maksimum ve ortalama doz
degerlerinin farkli grid size degerlerine gére degisimi incelenmistir. Kritik organlar
olarak tanimlanan akciger, kalp ve spinal cord’un almis oldugu dozlar, DVH
yardimiyla incelenmistir. PTVtm olarak tanimlanan hedef hacim i¢in Konformite
Indeksi (CI), Homojenite Indeksi (HI) hesaplanmistir ve tedavi planlarinmn toplam

MU degerleri incelenmistir.

3.2.1. Bilgisayar sistem donanimlari
Tum hesaplamalar 2.00 GHz Xeon Intel E5-2620 islemci, 32 GB RAM ve 64

bit Windows 7 isletim sistemi bulunan Dell T5600 isimli bilgisayarda paylasilmis
hesaplama sisteminde (DCF) ag iizerinden bir birine baghh 2 bilgisayar ile

gerceklestirildi.
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3.2.2. TPS kurulumu
Hesaplamalarda kullanilan AAA v11.0.31 ve Acuros XB v11.0.31

algoritmalarinin yapilandirilmasi i¢in ayni 1gin parametreleri kullanilmistir. Bunun
i¢in iyon odasmin 3 boyutta hareket edebildigi su fantomunda (PTW, Almanya) 2x2
cm?’ kare alandan 40x40 cm? kare alana kadar 13 farkli kare alanda % DD ve output,
2x2 cm? kare alandan 40x40 c¢m? kare alana kadar 13 farkli alanda ve her kare alan

icin 5 farkli derinlikte profil 6l¢iilmiis ve Eclipse TPS’e yiiklenmistir.

3.2.3. Eclipse’de planlarin yapilmasi

Bu calismada hedef hacimleri (timor hacmi) 40,81 em® ile 290,52 cm?
(ortalama 171,67 cm®) arasinda degisen evre 11 kiiciik hiicre dist akciger kanserli
hastalar arasindan 10 hasta ardistk olarak segilmistir. Hastalarin tomografi
goriintiileri 2 mm kesit araliklar1 ile taranarak TPS’e aktarilmistir. ICRU tarafindan
yayinlanan 83 numarali rapora gore hedef yapilar (GTV, CTV, PTV, ITV) ve kritik
organlar (spinal cord, akciger ve kalp) aymi radyasyon onkologu tarafindan
cizilmistir. (5) Doz-fraksiyon semasi tiimor igin giinliik 200 ¢Gy'den toplam 6600
cGy (33 fraksiyon) ve lenf nodu icin 181 cGy'den toplam 6000 cGy (33 fraksiyon)
olacak sekilde eszamanli ek doz (SIB) teknigi kullanilarak ayarlanmis ve hastalara
6MV foton enerjisi kullanilarak IMRT ve VMAT planlama teknikleri ile farkh

algoritma ve grid size'lar kullanilarak planlar yapilmistir.

3.2.4. Plan ozellikleri

Timorii sag ve sol yerlesimli toplam 10 hastanm VMAT planlar
olusturulurken hedef yapmim sag yerlesimli olanlar1 icin sag tarafta 2 yarim
rotasyonlu ark, sol yerlesimli olanlar1 i¢in sol tarafta 2 yarim rotasyonlu ark
kullanildi. VMAT planlarinda ¢ok yaprakli kolimatdrlerin s1zint1 etkisinin azaltilmasi
amaciyla rotasyonlarda 30 ve 330 derecelik kolimator rotasyonu kullanildi. Ayni

hastalarin IMRT planlar1 olusturulurken hedef yapmin sag yerlesimli olanlar1 igin

50



180, 220, 260, 300, 340 derece gantry agilari; hedef yapmin sol yerlesimli olanlar1
icin 180, 140, 100, 60, 20 derece gantry agilar1 kullanildi.

Plan optimizasyonu sirasinda, plan kabul kriterlerini saglayacak en iyi doz
dagilimmi elde edebilmek icin uygun doz ve agrhk degerleri kullanildi

Optimizasyon degerlerinin hastadan hastaya degismemesine 6nem verildi.

IMRT ve VMAT Optimizasyonu
VMAT optimizasyonu i¢in Progressive Resolution Optimizer (PRO) v11.0.31
ve IMRT optimizasyonu ig¢in Dose Volume Optimizer (DVO) v11.0.31

kullanilmastir.

Planlarm optimizasyonu sirasinda; Radiation Theraphy Oncology Group'un
RTOG 0617 protokoliinde belirtilen doz kisitlamalar1 dikkate alimmustir. (37)

1-Akciger-PTVtm igin V20<%16

2-Akciger i¢in V20<%20

3-Spinal Cord i¢in Dmax<4700 cGy

4-Kalp icin Dmax<6600 cGy ve V49<%20

PTVtm nin tanimlanan dozun %95 - %110 araliginda doz almas1 saglanmaistir.

Doz Hesaplamalan

Optimizasyon asamasindan sonra AAA algoritmasi segilerek IMRT, AAA
GS 25 ve VMAT, AAA GS 2.5 planlar1 elde edilmistir. Algoritmalarda
inhomojenite diizeltme 0Ozelligi aktif edilmistir. Planlarda istenilen doz dagilimi
saglanana kadar bu islem tekrar edilmistir. Ancak baz1 hastalarda tiimoriin biiyiikligi
ve yerlesimi géz Oniine alindiginda hedef ve kritik yapilarin doz limitlerini agmasi

kabul edilmistir.

IMRT, AAA GS 2.5 ve VMAT AAA GS 2.5 planlar1 yeniden kopyaland:1 ve
doz hesaplama algoritmast Acuros XB secilerek tekrar hesaplatildi. IMRT, AXB GS
2.5 ve VMAT, AXB GS 2.5 planlar1 elde edildi. Kopyalanarak olusturulan bu
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planlarda hedef ve kritik yapilarmm doz limitlerini asmasit durumunda tekrar

optimizasyon islemi yapilmamustir.

Normalizasyon ve Grid Size

Olusturulan planlara PTVtm'nin %95'lik hacminin tanimlanan dozun %100
ini almast i¢i gerekli normalizasyon degeri verilmistir. Grid size''n izodoz
dagilimina etkisini belirleyebilmek ic¢in referans planlar i¢in belirlenen
normalizasyon degeri kopyalanarak olusturulan planlarda degistirilmemistir. Tiim
planlar 2.5 mm, 2.0 mm, 1.5 mm ve 1.0 mm hesaplama grid size'lar1 olmak iizere 4

farkl grid size ile tekrar hesaplatilmistir.

3.2.5. Planlarm karsilastirilmasi
Planlar hedef ve kritik organlar i¢in tanimlanmis doz ve hacim kisitlamalarina

gore,
1-Ayni teknik ve algoritma i¢in grid size’daki degisikligin anlamliligini
2-Ayni grid size ve algoritma i¢in teknikteki degisikligin anlamliligini

3-Ayni grid size ve teknik i¢in algoritmadaki degisikligin anlamliligini

smamak amaciyla karsilastirildi. Karsilastirma icin DVH den yararlanilmig ve veriler
SPSS v22 yazilimu ile degerlendirilmistir (SPSS 2013). (38)

Konformite indeksi (Cl) dozimetrik analizin bir bolimi olarak
gelistirilmistir. Konformite indeksi 1’e esit oldugunda ideal konformite saglanmis
olur. Konformite indeksinin 1’den biiyiik olmas1 1gmlanan hacmin (Vg)) tedavi edilen
hacimden (TV) daha biiyiik oldugu ve saglikli dokular1 icerdigi anlamma gelir. Eger
konformite indeksi 1°den kiiglik ise hedef hacmin sadece bir kismi hedeflenen
konformitede 1sinlanmustir. Cl denklemi asagida verilmistir. (39)

Cl=Vr / TV
Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTVtm hedef hacminin konformite

indeks degerleri tim planlar i¢in hesaplanmustir.
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Doz homojenitesi hedef hacim igerisindeki absorbe doz dagilimini
karakterize eder. Homojenite indeksin (HI) 0’a esit veya yakin olmas1 absorbe doz
dagiliminin homojen oldugunu gosterir. HI denklemi asagida verilmistir. (40)

HI = D%2 — D%98 / D%50
Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTVtm hedef hacminin konformite

indeks degerleri tiim planlar i¢cin hesaplanmuistir.
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4. BULGULAR

Ayni teknik ve algoritma kullamilarak, grid size degisimi ile tekrar
hesaplatilan planlarda ayn1t MU degerlerine kars1 farkli MLC akilara sahip planlar
elde edilmistir. Bu farkli MLC akilar1 sebebiyle PTVtm icinde ve cevresindeki
izodoz ¢izgilerinde farklar olustugu goriilmiistiir.

Asagidaki degiskenlere dnce normallik testi yapildi. Normal dagilim gosteren
PTVtm Dggy Ve PTVIm Dyg, bagimli degisken olduklar1 ve standart sapma degerleri
cok kiiclik oldugu i¢in grubun aritmetik ortalamalar1 arasindaki farkin anlamliligini
smamak amaciyla parametrik test olan paired samples t-testi uygulandi. Diger
degerler normal dagilim gostermediginden Wilcoxon testi uygulandi. p<0.05 sonucu
bize iki degisken grubu arasindaki farkin anlamli oldugunu soyler. p>0.05 sonucu ise
farkin anlamli olmadigin1 ifade eder. Sonuclar 6zetle asagidaki tablolardadir.

Anlamlilik derecesi ise sdyle siniflandirilmistir,

Anlaml1 Degil p>0.05
* p<0.05
okl p<0.01
kK p<0.001

Tablo i¢indeki kisaltmalar asagida verilmistir;
AXB: Acuros XB algoritmasi
GS 1.0: 1.0 mm grid size ile hesaplanan plan
GS 1.5: 1.5 mm grid size ile hesaplanan plan
GS 2.0: 2.0 mm grid size ile hesaplanan plan
GS 2.5: 2.5 mm grid size ile hesaplanan plan
SD: Standart sapma
sd: Serbestlik derecesi
p: Anlamlilik degeri
t: ‘p’’ye gotiiren deger
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4.1. Aym Teknik ve Algoritma I¢in Grid Size’daki Degisikligin Anlamhhg:

4.1.1. PTVtm Dggos icin elde edilen bulgular

Tablo 4.1: PTVtm Dggy, Normallik Testi Sonuglar:

Ortalama SD Ortanca Minimum Maksimum
IMRT,AAAGS 1.0 6497,4940 94,30075 6521,5450 6312,06 6608,72
IMRT,AAAGS 15 6504,9480 94,38877 6532,9700 6310,63 6597,88
IMRT, AAAGS 2.0 6452,8990 105,99760 6483,7600 6248,15 6562,65
IMRT, AAAGS 2.5 6456,1040 92,65377 6487,3600 6264,24 6540,49
IMRT, AXB GS 1.0 6392,1790 83,59416 6419,6600 6239,28 6493,79
IMRT, AXB GS 1.5 6363,9020 93,10117 6387,3450 6189,78 6480,36
IMRT, AXB GS 2.0 6362,1970 94,17370 6389,5050 6170,07 6478,08
IMRT, AXB GS 2.5 6375,2950 93,33416 6400,4200 6176,23 6475,82
VMAT, AAAGS 1.0 6519,9000 27,94080 6526,2300 6476,42 6570,43
VMAT, AAAGS 15 6534,2400 31,61596 6534,1900 6489,67 6593,96
VMAT, AAAGS 2.0 6480,0530 33,59124 6489,2950 6421,59 6521,92
VMAT, AAAGS 25 6483,2390 30,82858 6487,7400 6433,46 6530,24
VMAT, AXB GS 1.0 6435,4810 24,68737 6433,5300 6399,04 6468,00
VMAT, AXB GS 1.5 6430,3850 22,19775 6427,9900 6398,21 6460,89
VMAT, AXB GS 2.0 6424,7220 24,23805 6423,5000 6385,05 6457,48
VMAT, AXB GS 2.5 6440,6970 24,59057 6447,1750 6398,64 6476,54
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Tablo 4.2: Farkh grid size’lar icin PTVtm Dggo, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

Anlamhhik
KARSILASTIRMA t sd Anlamhilik Degeri i Doz Farki
Derecesi
IMRT, AAAGS 1.0 -
6,498 9 p=0,000 faleled 0,64%
IMRT, AAAGS 2.5
IMRT, AAAGS 15 -
13,916 9 p=0,000 falale 0,76%
IMRT, AAAGS 2.5
IMRT, AAAGS 2.0 -
-,523 9 p=0,614 Anlaml degil -0,05%
IMRT, AAAGS 25
IMRT, AXB GS 1.0 -
1,709 9 p=0,122 Anlaml degil 0,26%
IMRT, AXB GS 2.5
IMRT, AXB GS 1.5 -
-1,716 9 p=0,120 Anlaml degil -0,18%
IMRT, AXB GS 2.5
IMRT, AXB GS 2.0 -
-3,576 9 p=0,006 3.5 -0,21%
IMRT, AXB GS 2.5
VMAT, AAAGS 1.0 -
11,601 9 p=0,000 Fokek 0,57%
VMAT, AAAGS 25
VMAT, AAAGS 15 -
18,053 9 p=0,000 Fokek 0,79%
VMAT, AAAGS 2.5
VMAT, AAAGS 2.0 -
-1,518 9 p=0,163 Anlamli degil -0,05%
VMAT, AAAGS 2.5
VMAT, AXBGS 1.0 -
-,700 9 p=0,502 Anlaml degil -0,08%
VMAT, AXB GS 2.5
VMAT, AXBGS 15 -
-2,333 9 p=0,045 * -0,16%
VMAT, AXB GS 2.5
VMAT, AXB GS 2.0 -
-6,359 9 p=0,000 el -0,25%

VMAT, AXB GS 2.5

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkli grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
alindiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlar arasindaki fark
anlaml idi. Grid size degeri kiigiildilkce PTVtm kapsamasinda olusan fark anlamli
idi.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlaml1 degil idi. Grid size degeri kiiglildiikge PTVtm kapsamasinda olusan fark

anlaml1 degil idi.
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VMAT teknigi ve AAA algoritmas: kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlar i¢in
fark anlaml goriilmiistiir. Grid size degeri kiiglildilkge PTVtm kapsamasinda farkin
anlamlilig1 artmaktadir.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlamli iken 1.0 mm ile hesaplatildiginda fark anlamli degildi. Grid size degeri

kictldikge PTVtm kapsamasinda olusan farkin anlamli azaldi.

4.1.2. PTVtm Dy, icin elde edilen bulgular

Tablo 4.3: PTVtm Dy, Normallik Testi Sonuglari

Ortalama SD Ortanca Minimum Maksimum
IMRT, AAA GS 1.0 6975,2400 111,91340 6978,7300 6833,99 7161,80
IMRT, AAAGS 15 6971,1620 115,56105 6965,0700 6827,27 7165,97
IMRT, AAA GS 2.0 6952,5600 116,33169 6948,5300 6805,38 7150,37
IMRT, AAA GS 2.5 6958,2940 117,72290 6955,3250 6805,28 7163,74
IMRT, AXB GS 1.0 7016,8380 107,83830 7044,9200 6853,44 7173,70
IMRT, AXB GS 1.5 7004,3290 99,63413 7024,5650 6857,99 7151,36
IMRT, AXB GS 2.0 7002,5980 99,59920 7021,1300 6859,64 7152,48
IMRT, AXB GS 2.5 7014,9160 98,21645 7034,9300 6881,55 7166,05
VMAT, AAAGS 1.0 7120,4470 78,75667 7137,0850 6950,39 7201,65
VMAT, AAA GS 15 7130,7540 80,49162 7154,8900 6965,05 7219,60
VMAT, AAAGS 2.0 7083,6250 85,83505 7111,0450 6919,67 7175,76
VMAT, AAA GS 2.5 7102,1750 84,56092 7129,9400 6943,16 7194,60
VMAT, AXB GS 1.0 7132,5320 101,82419 7150,4150 6891,98 7246,05
VMAT, AXB GS 1.5 7108,9300 97,84516 7132,5350 6875,00 7227,65
VMAT, AXB GS 2.0 7099,5970 97,75855 7123,2750 6865,52 7218,12
VMAT, AXB GS 2.5 7122,0210 96,35491 7142,6000 6891,80 7243,45
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Tablo 4.4: Farkh grid size’lar icin PTVtm Dy, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

Anlamhhik
KARSILASTIRMA t Sd Anlamhilik Degeri i Doz Farki
Derecesi
IMRT, AAAGS 1.0 - p=0,0312 * 0,24%
2,550 9
IMRT, AAAGS 2.5
IMRT, AAAGS 15 - p=0,0055 foled 0,18%
3,626 9
IMRT, AAAGS 2.5
IMRT, AAAGS 2.0 - p=0,0417 * -0,08%
-2,373 9
IMRT, AAAGS 25
IMRT, AXBGS 1.0 - 431 9 p=0,6763 Anlaml degil 0,03%
IMRT, AXB GS 2.5 '
IMRT, AXB GS 1.5 - p=0,0014 foled -0,15%
-4,554 9
IMRT, AXB GS 2.5
IMRT, AXB GS 2.0 - p=0,0002 ekl -0,18%
-6,149 9
IMRT, AXB GS 2.5
VMAT, AAAGS 1.0 - p=0,0247 * 0,26%
2,692 9
VMAT, AAAGS 2.5
VMAT, AAAGS 15 - p=0,0002 ekl 0,40%
5,903 9
VMAT, AAAGS 2.5
VMAT, AAAGS 2.0 - p=0,0000 ekl -0,26%
-9,521 9
VMAT, AAAGS 2.5
VMAT, AXBGS 1.0 - p=0,0197 * 0,15%
2,832 9
VMAT, AXB GS 2.5
VMAT, AXBGS 15 - p=0,0001 el -0,18%
-6,635 9
VMAT, AXB GS 2.5
VMAT, AXB GS 2.0 - p=0,0000 el -0,31%
-9,519 9

VMAT, AXB GS 2.5

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
alindiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda fark
anlaml goriildii. Grid size degeri kii¢iildiikkge PTVtm’nin sicak doz bolgesinde fark
anlaml idi.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmas: kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ile hesaplatilan planda fark anlamli
gozlenmezken 1.5 mm ve 2.0 mm de fark anlamli goriildi. Grid size degeri

kiiclildiikge PTVtm’nin sicak doz bdlgesinde ki farkin anlamlilig1 azalmaktaydi.
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VMAT teknigi ve AAA algoritmas: kullanilarak yapilan planlar farkh grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan
planlarda fark anlamh gorildii. Grid size degeri kiigiildiikce PTVtm’nin sicak doz
bolgesinde olusan fark anlamli idi.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan
planlarda fark anlamli idi. Grid size degeri kiiciildiikce PTVtm’nin sicak doz

bolgesinde olusan fark anlamli idi.

4.1.3. Toplam akciger-PTVtm Vogy igin elde edilen bulgular

Tablo 4.5: Akciger-PTVtm Vs, Normallik Testi Sonuglar:

Ortalama SD Minimum Maksimum
IMRT, AAAGS 1.0 12,91 3,92 5,86 17,10
IMRT, AAAGS 1.5 12,97 3,94 5,87 17,21
IMRT, AAA GS 2.0 12,84 391 5,79 17,01
IMRT, AAA GS 2.5 12,86 3,92 5,80 17,07
IMRT, AXB GS 1.0 12,82 3,96 5,66 17,13
IMRT,AXB GS 15 12,76 3,92 5,64 16,96
IMRT, AXB GS 2.0 12,76 3,92 5,63 16,95
IMRT, AXB GS 2.5 12,83 3,93 5,68 17,08
VMAT, AAAGS 1.0 13,51 4,40 5,83 20,02
VMAT, AAAGS 15 13,58 4,43 5,87 20,16
VMAT, AAAGS 2.0 13,48 4,40 5,81 20,00
VMAT, AAA GS 2.5 13,51 4,41 5,84 20,07
VMAT, AXB GS 1.0 13,48 4,38 5,79 20,00
VMAT, AXB GS 1.5 13,47 4,38 577 19,99
VMAT, AXB GS 2.0 13,47 4,38 577 20,00
VMAT, AXB GS 2.5 13,57 4,41 5,83 20,18

59



Tablo 4.6: Farkh grid size’lar i¢in toplam akciger-PTVtm Vyc, degerlerindeki
degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhhk Anlamllll-k Hacim

Degeri Derecesi Farki

IMRT, AAA GS 1.0 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,0051 *x 0,40%
IMRT, AAA GS 1.5 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,0051 *x 0,80%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,0367 * 0,16%
IMRT, AXB GS 1.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,7989 Anlamh degil ~ -0,04%
IMRT, AXB GS 1.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,0051 *x 0,52%
IMRT, AXB GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,0051 *x -0,55%
VMAT, AAA GS 1.0 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,7213 Anlamh degil ~ -0,02%
VMAT, AAA GS 1.5 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,0051 ** 0,54%
VMAT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,0051 *x -0,25%
VMAT, AXB GS 1.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,0051 R 0,72%
VMAT, AXB GS 1.5 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,0051 *x 0,76%
VMAT, AXB GS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,0051 R -0,73%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
almdiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda fark
anlamli idi. Grid size degeri kiiciildiikkge PTVtm komsulugunda bulunan akcigerlerin
20 Gy alan hacminde olusan fark anlaml idi.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm grid size ile hesaplatilan planda fark anlamli
gozlenmezken 1.5 mm ve 2.0 mm de fark anlamli gozlendi. Grid size degeri
kiigiildiikge PTVtm komsulugunda bulunan akcigerlerin 20 Gy alan hacminde olusan
fark anlamli idi.

VMAT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm grid size ile hesaplatilan planda fark anlamli
gozlenmezken 1.5 mm ve 2.0 mm de fark anlamli goriildi. Grid size degeri
kiiclildiikge PTVtm komsulugunda bulunan akcigerlerin 20 Gy alan hacminde fark
anlamli idi.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid

size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan
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planlarda fark anlamli idi. Grid size degeri kiigiildiikce PTVtm komsulugunda

bulunan akcigerlerin 20 Gy alan hacminde fark anlamli goriildii.

4.1.4. Toplam akciger Vaogy i¢in elde edilen bulgular

Tablo 4.7: Akciger V,ocy Normallik Testi Sonuclar:

Ortalama SD Minimum Maksimum
IMRT, AAAGS 1.0 14,09 421 6,73 18,54
IMRT, AAAGS 1.5 14,14 4,22 6,73 18,64
IMRT, AAA GS 2.0 14,02 4,19 6,66 18,44
IMRT, AAA GS 2.5 14,04 4,20 6,66 18,50
IMRT, AXB GS 1.0 14,00 4,24 6,53 18,57
IMRT, AXB GS 15 13,94 421 6,50 18,40
IMRT, AXB GS 2.0 13,94 421 6,49 18,38
IMRT, AXB GS 2.5 14,01 4,22 6,54 18,52
VMAT, AAAGS 1.0 14,68 4,62 6,70 21,41
VMAT, AAAGS 15 14,75 4,64 6,73 21,54
VMAT, AAAGS 2.0 14,65 4,62 6,68 21,38
VMAT, AAAGS 25 14,68 4,63 6,70 21,45
VMAT, AXB GS 1.0 14,65 4,60 6,65 21,38
VMAT, AXB GS 1.5 14,64 4,60 6,64 21,38
VMAT, AXB GS 2.0 14,64 4,61 6,64 21,39
VMAT, AXB GS 2.5 14,74 4,63 6,69 21,56
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Tablo 4.8: Farkh grid size’lar icin toplam akciger V., degerlerindeki degisimin ‘p’

degeri
KARSILASTIRMA Anlamhhk Anlamllll-k Hacim
Degeri Derecesi Farki
IMRT, AAA GS 1.0 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,0051 *x 0,36%
IMRT, AAA GS 1.5 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,0051 o 0,72%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,0367 * 0,14%
IMRT, AXB GS 1.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,8785 Anlamli degil ~ -0,04%
IMRT, AXB GS 1.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,0051 o 0,47%
IMRT, AXB GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,0050 *x -0,50%
VMAT, AAA GS 1.0 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,7213 Anlamh degil ~ -0,01%
VMAT, AAA GS 1.5 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,0051 ** 0,49%
VMAT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,0051 ok -0,23%
VMAT, AXB GS 1.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,0051 ** -0,66%
VMAT, AXB GS 1.5 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,0051 *x -0,69%
VMAT, AXB GS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,0051 ** 0,67%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
almdiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda fark
anlamli idi. Grid size degeri kiigiildiikkge PTVtm ile kesisen akcigerlerin 20 Gy alan
hacminde olusan fark anlamli idi.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm grid size ile hesaplatilan planda fark anlamli
gozlenmezken 1.5 mm ve 2.0 mm de fark anlamli gozlendi. Grid size degeri
kuculdikge PTVtm ile kesisen akcigerlerin 20 Gy alan hacminde olusan fark anlaml
idi.

VMAT teknigi ve AAA algoritmas: kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm grid size ile hesaplatilan planda fark anlamli
gozlenmezken 1.5 mm ve 2.0 mm de fark anlamli goriildi. Grid size degeri
kuculdikge PTVtm ile kesisen akcigerlerin 20 Gy alan hacminde fark anlamli idi.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid

size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan
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planlarda fark anlamli idi. Grid size degeri kiigiildiikce PTVtm ile kesisen

akcigerlerin 20 Gy alan hacminde fark anlamli goriildii.

4.1.5. Spinal cord Dmax igin elde edilen bulgular

Tablo 4.9: Spinal cord Dmax Normallik Testi Sonuglari

Ortalama SD Minimum Maksimum
IMRT, AAAGS 1.0 2444 52 1089,46 1333,10 4477,40
IMRT, AAAGS 1.5 2436,59 1074,80 1328,70 4453,10
IMRT, AAA GS 2.0 2420,10 1070,44 1314,00 4444,00
IMRT, AAAGS 25 2393,17 1071,75 1272,90 4416,00
IMRT, AXB GS 1.0 2396,26 1073,37 1259,40 4420,60
IMRT,AXB GS 15 2377,86 1057,32 1264,50 4381,80
IMRT, AXB GS 2.0 2346,57 658,97 1319,50 3478,60
IMRT, AXB GS 2.5 2352,82 658,98 1328,60 3492,10
VMAT, AAAGS 1.0 2335,33 652,55 1319,00 3471,60
VMAT, AAAGS 15 2286,93 643,34 1274,60 3424,00
VMAT, AAAGS 2.0 228441 642,25 1273,80 3416,20
VMAT, AAAGS 25 2281,57 643,12 1272,70 3417,90
VMAT, AXB GS 1.0 2411,75 1066,20 1298,70 4411,60
VMAT, AXB GS 1.5 2368,26 1046,67 1239,00 4360,10
VMAT, AXB GS 2.0 2335,11 656,02 1315,70 3475,60
VMAT, AXB GS 2.5 2287,44 642,97 1276,10 3418,80
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Tablo 4.10: Farkh grid size’lar icin spinal cord Dmax degerlerindeki degisimin ‘p’

degeri
KARSILASTIRMA Anlamhlik Anlamllll-k Doz

Degeri Derecesi Farki

IMRT, AAA GS 1.0 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,037 * 1,36%
IMRT, AAA GS 1.5 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,009 o 1,03%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AAA GS 2.5 p=0,241 Anlamli degil ~ 0,35%
IMRT, AXB GS 1.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,059 Anlaml degil 1,05%
IMRT, AXB GS 1.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,059 Anlamli degil 1,18%
IMRT, AXB GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,203 Anlamli degil 0,41%
VMAT, AAA GS 1.0 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,028 * 0,49%
VMAT, AAA GS 1.5 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,005 *x 0,76%
VMAT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,721 Anlamh degil ~ 0,01%
VMAT, AXB GS 1.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,799 Anlamh degil ~ -0,02%
VMAT, AXB GS 1.5 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,445 Anlamli degil ~ -0,13%
VMAT, AXB GS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,074 Anlamh degil ~ -0,26%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkli grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
almdiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlarda fark anlaml
goriildii. Grid size degeri kigiildikge PTVtm komsulugunda bulunmayan spinal
cord’dun maksimum dozunda fark anlaml goriildii.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan
planlarda fark anlamli fark goriilmedi. Grid size degeri kiiglildiikce PTVtm
komsulugunda bulunmayan spinal cord’dun maksimum dozunda fark anlamli degil
idi.

VMAT teknigi ve AAA algoritmas: kullanilarak yapilan planlar farkh grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlamhi goriildii. Grid size degeri kiiciildikce PTVtm komsulugunda
bulunmayan spinal cord’dun maksimum dozunda fark anlamli goriildii.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid

size’lar ile 1.0 mm, 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda anlamli
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fark gozlenmedi. Grid size degeri kiiciildikce PTVtm komsulugunda bulunmayan

spinal cord’dun maksimum dozunda fark anlamli gériilmedi.

4.1.6. Kalp Dmax igin elde edilen bulgular

Tablo 4.11: Kalp Dmax Normallik Testi Sonuglari

Ortalama SD Minimum Maksimum
IMRT, AAAGS 1.0 4375,54 2945,98 199,20 7051,30
IMRT, AAAGS 1.5 4384,15 2951,64 200,50 7044,60
IMRT, AAA GS 2.0 4328,33 2938,49 200,60 6994,10
IMRT, AAA GS 2.5 4355,58 2953,64 193,40 7080,40
IMRT, AXB GS 1.0 4322,27 2932,21 195,00 6989,30
IMRT, AXB GS 15 4296,02 2923,57 191,70 6971,20
IMRT, AXB GS 2.0 4349,25 3042,49 210,60 7218,40
IMRT, AXB GS 2.5 4367,69 3049,47 214,40 7225,00
VMAT, AAAGS 1.0 4314,08 3028,74 213,00 7152,70
VMAT, AAAGS 15 4319,75 3028,76 212,70 7157,90
VMAT, AAAGS 2.0 4285,53 3009,57 215,60 7076,40
VMAT, AAAGS 25 4273,05 3011,83 214,50 7075,80
VMAT, AXB GS 1.0 4357,67 2938,07 201,00 7041,40
VMAT, AXB GS 1.5 4305,71 2924,31 188,30 6959,70
VMAT, AXB GS 2.0 4331,41 3024,85 215,70 7159,60
VMAT, AXB GS 2.5 4277,95 3005,85 214,70 7067,90
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Tablo 4.12: Farkh grid size’lar icin kalp Dmax degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhhik Anlamllll-k Doz

Degeri Derecesi Farki

IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AAAGS 2.5 p=0,169 Anlaml1 degil 0,41%
IMRT, AAAGS 15 - IMRT, AAAGS 2.5 p=0,037 * 0,61%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AAAGS 2.5 p=0,074 Anlamli degil -0,67%
IMRT, AXB GS 1.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,007 ** 1,16%
IMRT, AXB GS 1.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,013 * 0,38%
IMRT, AXB GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,333 Anlaml degil -0,23%
VMAT, AAAGS 1.0 - VMAT, AAAGS 2.5 p=0,241 Anlaml degil 0,41%
VMAT, AAAGS 1.5 - VMAT, AAAGS 2.5 p=0,013 * 0,84%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AAAGS 25 p=0,074 Anlaml degil -0,40%
VMAT, AXB GS 1.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,037 * 0,98%
VMAT, AXB GS 1.5 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,445 Anlaml degil 0,18%
VMAT, AXB GS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,508 Anlaml degil -0,11%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
almdiginda 1.0 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlar fark anlaml
gozlenmezken 1.5 mm ile olusan fark anlamli idi.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlamli idi. Grid size degeri kiiclildiikce PTVtm komsulugundaki kalbin
maksimum dozunda fark anlamli goriildii.

VMAT teknigi ve AAA algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlamli degilken 1.5 mm de fark anlamli bulundu.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.5 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlamli goriilmezken 1.0 mm de fark anlamli gorildi. Grid size degeri
kiigiildiikce PTVtm komsulugunda ki kalbin maksimum dozunda fark anlaml

goéralda.

66



4.1.7. Kalp Vaogy iGin elde edilen bulgular

Tablo 4.13: Kalp Viocy Normallik Testi Sonuclar:

Ortalama SD Minimum Maksimum
IMRT, AAAGS 1.0 0,75 0,96 0,00 2,43
IMRT, AAAGS 1.5 0,76 0,97 0,00 2,47
IMRT, AAA GS 2.0 0,74 0,94 0,00 2,40
IMRT, AAA GS 2.5 0,73 0,94 0,00 2,36
IMRT, AXB GS 1.0 0,71 0,92 0,00 2,35
IMRT, AXB GS 15 0,71 0,91 0,00 2,33
IMRT, AXB GS 2.0 0,61 0,76 0,00 2,33
IMRT, AXB GS 2.5 0,62 0,78 0,00 2,39
VMAT, AAAGS 1.0 0,60 0,76 0,00 2,33
VMAT, AAA GS 1.5 0,57 0,74 0,00 2,28
VMAT, AAA GS 2.0 0,57 0,74 0,00 2,28
VMAT, AAA GS 2.5 0,57 0,74 0,00 2,28
VMAT, AXB GS 1.0 0,76 0,97 0,00 2,47
VMAT, AXB GS 1.5 0,73 0,93 0,00 2,40
VMAT, AXB GS 2.0 0,62 0,78 0,00 2,38

VMAT, AXB GS 2.5 0,59 0,76 0,00 2,34




Tablo 4.14: Farkh grid size’lar icin kalp V4, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhhk Anlamllllnk Hacim

Degeri Derecesi Farki

IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AAAGS 25 p=0,075 Anlaml degil -1,16%
IMRT, AAAGS 15 - IMRT, AAAGS 25 p=0,917 Anlaml degil -0,20%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AAAGS 25 p=0,028 * -2,70%
IMRT, AXB GS 1.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,917 Anlamli degil 0,18%
IMRT, AXB GS 1.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -2,10%
IMRT, AXB GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -2,69%
VMAT, AAAGS 1.0 - VMAT, AAAGS 25 p=0,028 * -2,75%
VMAT, AAA GS 1.5 - VMAT, AAA GS 2.5 p=0,173 Anlamli degil ~ -0,48%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AAAGS 25 p=0,028 * -3,23%
VMAT, AXB GS 1.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -3,03%
VMAT, AXB GS 1.5 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -3,55%
VMAT, AXB GS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -3,70%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

IMRT teknigi ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid size’lar
ile hesaplatildiginda ve klinik rutininde kullanilan 2.5 mm grid size referans
almdiginda 1.0 mm ve 1.5 mm grid size ile hesaplatilan planlarda fark anlamlh
gbzlenmezken 2.0 mm de fark anlamli idi.

IMRT teknigi ve Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlar farkl grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm grid size ile hesaplatilan planda fark anlamli
goriilmedi. Grid size degeri bliylidiikce PTVtm komsulugunda ki kalbin 40 Gy doz
alan hacminde fark anlaml goriildii.

VMAT teknigi ve AAA algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid
size’lar ile hesaplatildiginda 1.0 mm ve 2.0 mm grid size ile hesaplatilan planlarda
fark anlamli iken 1.5 mm de fark anlamli degil idi.

VMAT teknigi ve Acuros XB algoritmas1 kullanilarak yapilan planlar farkli grid

size’lar ile hesaplatildiginda fark anlamli goriildii.
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4.2. Aym Grid Size ve Algoritma I¢in Teknik’teki Degisikligin Anlamhhg

4.2.1. PTVtm Dggo, icin elde edilen bulgular

Tablo 4.15: Farkh teknikler icin PTVtm Dgg, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA

IMRT, AAAGS 1.0 -
VMAT, AAAGS 1.0

IMRT, AAAGS 15 -
VMAT, AAAGS 15
IMRT, AAAGS 2.0 -
VMAT, AAAGS 2.0
IMRT, AAAGS 25 -
VMAT, AAAGS 2.5
IMRT, AXB GS 1.0-
VMAT, AXB GS 1.0
IMRT, AXB GS 1.5-
VMAT, AXB GS 1.5
IMRT, AXB GS 2.0-
VMAT, AXB GS 2.0

IMRT, AXB GS 2.5-
VMAT, AXB GS 2.5

-,969

-1,260

-1,049

-1,155

-1,705

-2,423

-2,325

-2,597

sd

Anlamhlik Degeri

p=0,358

p=0,239

p=0,321

p=0,278

p=0,122

p=0,038

p=0,045

p=0,029

Anlamhhk

Derecesi

Anlaml degil

Anlaml degil

Anlaml degil

Anlaml degil

Anlaml degil

Doz Far

0,34%

0,45%

0,42%

0,42%

0,68%

1,05%

0,98%

1,03%

ki

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve AAA algoritmasi kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki

degisim ile PTVtm kapsamasinda olusan fark anlamli degil iken ayn1 grid size ve

Acuros XB algoritmasi kullanilarak yapilan planlarda teknikteki degisim ile PTVtm

kapsamasinda olusan fark anlamli goriildii.
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4.2.2. PTVtm Dy, icin elde edilen bulgular

Tablo 4.16: Farkh teknikler icin PTVtm Dy, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA

IMRT, AAAGS 1.0 -
VMAT, AAAGS 1.0

IMRT, AAAGS 15 -
VMAT, AAAGS 15
IMRT, AAAGS 2.0 -
VMAT, AAAGS 2.0
IMRT, AAAGS 25 -
VMAT, AAAGS 2.5
IMRT, AXB GS 1.0-
VMAT, AXB GS 1.0
IMRT, AXB GS 1.5-
VMAT, AXB GS 1.5
IMRT, AXB GS 2.0-
VMAT, AXB GS 2.0
IMRT, AXB GS 2.5-
VMAT, AXB GS 2.5

-4,861

-5,178

-3,972

-4,492

-4,094

-3,630

-3,275

-3,756

Anlamhlik Degeri

p=0,001

p=0,001

p=0,003

p=0,002

p=0,003

p=0,005

p=0,0096

p=0,005

Anlamhhk
Derecesi

**

*k

*k

*k

*k

*k

*k

*k

2,08%

2,29%

1,89%

2,07%

1,65%

1,49%

1,39%

1,53%

Doz Farki

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve ayni algoritma kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki

degisim ile PTVtm’nin yiiksek sicaklik bdlgesinde ki fark anlamli goriildii.
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4.2.3. Toplam akciger-PTVtm Vogy i¢in elde edilen bulgular

Tablo 4.17: Farkh teknikler i¢in toplam akciger-PTVtm Vs, degerlerindeki degisimin
o’ Sort
p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhilik Degeri Anlamlilik Derecesi Hacim Farki
IMRT, AAAGS 1.0 - VMAT, AAAGS 1.0 p=0,646 Anlaml: degil 4,65%
IMRT, AAAGS 15 - VMAT, AAAGS 15 p=0,575 Anlaml degil 4,70%
IMRT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAAGS 2.0 p=0,508 Anlaml degil 4,98%
IMRT, AAA GS 2.5 - VMAT, AAAGS 25 p=0,386 Anlaml degil 5,05%
IMRT, AXB GS 1.0- VMAT, AXB GS 1.0 p=0,445 Anlamli degil 5,15%
IMRT, AXB GS 1.5- VMAT, AXB GS 1.5 p=0,333 Anlaml degil 5,56%
IMRT, AXB GS 2.0- VMAT, AXB GS 2.0 p=0,333 Anlamli degil 5,56%
IMRT, AXB GS 2.5- VMAT, AXB GS 2.5 p=0,285 Anlaml degil 577%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve ayni algoritma kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki
degisim PTVtm komsulugunda ki akcigerin 20 Gy alan hacminde olusan fark anlamli

gorilmedi.

4.2.4. Toplam akciger Vocy igin elde edilen bulgular

Tablo 4.18: Farkh teknikler icin toplam akciger Vg, degerlerindeki degisimin ‘p’

degeri
KARSILASTIRMA Anlamlilik Degeri Anlamhlik Derecesi  Hacim Farki
IMRT, AAA GS 1.0 - VMAT, AAAGS 1.0 p=0,646 Anlaml degil 4,19%
IMRT, AAAGS 1.5 - VMAT, AAAGS 15 p=0,575 Anlaml degil 4,31%
IMRT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAAGS 2.0 p=0,508 Anlaml degil 4,49%
IMRT, AAA GS 2.5 - VMAT, AAAGS 2.5 p=0,386 Anlaml degil 4,56%
IMRT, AXB GS 1.0- VMAT, AXB GS 1.0 p=0,445 Anlaml degil 4,63%
IMRT, AXB GS 1.5- VMAT, AXB GS 1.5 p=0,333 Anlaml degil 5,02%
IMRT, AXB GS 2.0- VMAT, AXB GS 2.0 p=0,333 Anlaml degil 5,02%
IMRT, AXB GS 2.5- VMAT, AXB GS 2.5 p=0,285 Anlaml degil 5,21%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001
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Ayni grid size ve ayni algoritma kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki
degisim PTVtm ile kesisen akcigerin 20 Gy alan hacminde olusan fark anlamli

gOrulmedi.

4.2.5. Spinal cord Dmax igin elde edilen bulgular

Tablo 4.19: Farkh teknikler icin spinal cord Dmax degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhilik Degeri Anlamhlik Derecesi Doz Farki
IMRT, AAAGS 1.0 - VMAT, AAAGS 1.0 p=0,721 Anlaml degil -4,00%
IMRT, AAAGS 15 - VMAT, AAAGS 15 p=0,799 Anlaml degil -3,44%
IMRT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAAGS 2.0 p=0,878 Anlaml degil -3,50%
IMRT, AAA GS 2.5 - VMAT, AAAGS 25 p=0,959 Anlaml degil -3,17%
IMRT, AXB GS 1.0- VMAT, AXB GS 1.0 p=0,799 Anlaml degil -4,44%
IMRT, AXB GS 1.5- VMAT, AXB GS 1.5 p=0,799 Anlaml degil -4,47%
IMRT, AXB GS 2.0- VMAT, AXB GS 2.0 p=0,799 Anlaml degil -4,05%
IMRT, AXB GS 2.5- VMAT, AXB GS 2.5 p=0,878 Anlaml1 degil -3,41%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Aynmi grid size ve ayni algoritma kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki
degisim PTVtm komsulugunda olmayan spinal cord’un maksimum dozunda olusan

fark anlamli goriilmedi.

4.2.6. Kalp Dmax icin elde edilen bulgular

Tablo 4.20: Farkh teknikler i¢cin kalp Dmax degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhlik Degeri Anlamlilik Derecesi Doz Farki
IMRT, AAA GS 1.0 - VMAT, AAAGS 1.0 p=0,169 Anlaml degil -0,60%
IMRT, AAAGS 1.5 - VMAT, AAAGS 1.5 p=0,169 Anlaml degil -0,38%
IMRT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAAGS 2.0 p=0,241 Anlamli degil -0,33%
IMRT, AAA GS 2.5 - VMAT, AAAGS 2.5 p=0,241 Anlaml degil -0,60%
IMRT, AXB GS 1.0- VMAT, AXB GS 1.0 p=0,285 Anlaml degil -0,82%
IMRT, AXB GS 1.5- VMAT, AXB GS 1.5 p=0,169 Anlaml degil -0,85%
IMRT, AXB GS 2.0- VMAT, AXB GS 2.0 p=0,139 Anlamli degil -0,53%
IMRT, AXB GS 2.5- VMAT, AXB GS 2.5 p=0,169 Anlamli degil -0,64%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001
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Ayni grid size ve ayni algoritma kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki

degisim PTVtm komsulugunda ki kalbin maksimum dozunda olusan fark anlamli

gOrulmedi.

4.2.7. Kalp Vaogy iGin elde edilen bulgular

Tablo 4.21: Farkh teknikler i¢in kalp V4o, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA
IMRT, AAAGS 1.0 - VMAT, AAAGS 1.0
IMRT, AAAGS 15 - VMAT, AAAGS 15
IMRT, AAA GS 2.0 - VMAT, AAAGS 2.0
IMRT, AAAGS 2.5 - VMAT, AAAGS 25
IMRT, AXB GS 1.0- VMAT, AXB GS 1.0
IMRT, AXB GS 1.5- VMAT, AXB GS 1.5
IMRT, AXB GS 2.0- VMAT, AXB GS 2.0
IMRT, AXB GS 2.5- VMAT, AXB GS 2.5

Anlamhilik Degeri
p=0,463
p=0,463
p=0,463
p=0,463
p=0,463
p=0,463
p=0,463
p=0,463

Anlamhlik Derecesi
Anlaml degil
Anlaml degil
Anlaml degil
Anlaml degil
Anlaml degil
Anlaml degil
Anlaml degil

Anlaml degil

Hacim Farki
-19,83%
-18,89%
-18,55%
-18,11%
-20,66%
-20,17%
-19,49%
-18,18%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve ayni algoritma kullanilarak yapilan planlarda teknikte ki

degisim PTVtm komsulugunda ki kalbin 40 Gy alan hacminde olusan fark anlamli

gorilmedi.
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4.3. Aym Grid Size ve Teknik icin Algoritmadaki Degisikligin Anlamlilig

4.3.1. PTVtm Dggos icin elde edilen bulgular

Tablo 4.22: Farkh algoritmalar icin PTVtm Dgg, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

Lo Anlamhhk
KARSILASTIRMA t sd Anlamhlik Degeri Derecesi Doz Farki
IMRT, AAAGS 1.0 -
16,538 9 p=0,000 il -1,62%
IMRT, AXB GS 1.0
IMRT, AAAGS 15 -
25,489 9 p=0,000 ol -2,17%
IMRT, AXB GS 1.5
IMRT, AAAGS 2.0 -
13,502 9 p=0,000 ikl -1,40%
IMRT, AXB GS 2.0
IMRT, AAAGS 25 -
15,931 9 p=0,000 ookl -1,25%
IMRT, AXB GS 2.5
VMAT, AAAGS 1.0 -
8,098 9 p=0,000 ookl -1,29%
IMRT, AXB GS 1.0
VMAT, AAAGS 15 -
9,852 9 p=0,000 il -1,59%
VMAT, AXB GS 1.5
VMAT, AAAGS 2.0 -
6,704 9 p=0,000 ookl -0,85%
VMAT, AXB GS 2.0
VMAT, AAAGS 25 -
6,456 9 p=0,000 ookl -0,66%

VMAT, AXB GS 2.5

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve ayni teknik kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki

degisim ile PTVtm kapsamasinda olusan fark anlamli gortildii.
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4.3.2. PTVtm Dy, icin elde edilen bulgular

Tablo 4.23: Farkh algoritmalar icin PTVtm Do, degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

Anlamhhik
KARSILASTIRMA t sd Anlamhlik Degeri . Doz Farki
Derecesi
IMRT, AAAGS 1.0 -
-4,165 9 p=0,002 faled 0,60%
IMRT, AXB GS 1.0
IMRT, AAAGS 15 -
-2,445 9 p=0,037 x 0,48%
IMRT, AXB GS 1.5
IMRT, AAAGS 2.0 -
-3,505 9 p=0,007 ** 0,72%
IMRT, AXB GS 2.0
IMRT, AAAGS 25 -
-4,203 9 p=0,002 foled 0,81%
IMRT, AXB GS 2.5
VMAT, AAAGS 1.0 -
-1,153 9 p=0,279 Anlamli degil 0,17%
IMRT, AXB GS 1.0
VMAT, AAAGS 15 -
2,040 9 p=0,072 Anlamli degil -0,31%
VMAT, AXB GS 1.5
VMAT, AAAGS 2.0 -
-1,183 9 p=0,267 Anlamli degil 0,23%
VMAT, AXB GS 2.0
VMAT, AAAGS 2.5 -
-1,317 9 p=0,221 Anlaml degil -0,28%

VMAT, AXB GS 2.5

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve IMRT teknigi kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki
degisim ile PTVtm’nin yiiksek sicaklik bélgesinde olusan fark anlamli goriilmiis iken
ayni grid size ve VMAT teknigi kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki

degisim ile PTVtm’nin yiiksek sicaklik bdlgesinde olusan fark anlamli gériilmedi.
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4.3.3. Toplam akciger-PTVtm Vogy i¢in elde edilen bulgular

Tablo 4.24: Farkh algoritmalar icin toplam akciger-PTVtm Vyc, degerlerindeki
degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhilik Degeri Anlamlilik Derecesi Hacim Farki
IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,139 Anlamli degil -0,70%
IMRT, AAAGS 15 -IMRT, AXBGS 15 p=0,013 * -1,61%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.0 p=0,093 Anlaml degil -0,62%
IMRT, AAAGS 2.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,445 Anlaml degil -0,23%
VMAT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,333 Anlaml degil -0,22%
VMAT, AAAGS 15 - VMAT, AXBGS 15 p=0,028 * -0,81%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.0 p=0,878 Anlaml degil -0,01%
VMAT, AAAGS 25 - VMAT, AXBGS 2.5 p=0,037 F 0,44%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayn1 grid size ve teknik kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki degisim
PTVtm komsulugundaki akcigerlerin 20 Gy alan hacmi i¢in 1.5 mm ile hesaplatilan
planlarda fark anlamli goriildii. Ayrica 2.5 mm ve IMRT teknigi ile hesaplatilan
planlarda algoritmadaki degisim anlamli farka yol agmazken VMAT tekniginde fark

anlaml gorildii.

4.3.4. Toplam akciger Vogcy igin elde edilen bulgular

Tablo 4.25: Farkh algoritmalar icin toplam akciger Vo, degerlerindeki degisimin ‘p’

degeri
KARSILASTIRMA Anlamhilik Degeri Anlamhlik Derecesi  Hacim Farka
IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,139 Anlaml degil -0,64%
IMRT, AAAGS 1.5 - IMRT, AXB GS 1.5 p=0,013 * -1,41%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.0 p=0,093 Anlaml degil -5,70%
IMRT, AAA GS 2.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,445 Anlamli degil -0,21%
VMAT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,333 Anlaml degil -0,20%
VMAT, AAAGS 15 - VMAT, AXBGS 1.5 p=0,028 * -0,75%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.0 p=0,799 Anlaml degil -0,01%
VMAT, AAAGS 25 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,047 * 0,41%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001
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Ayni grid size ve teknik kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki degisim
PTVtm ile kesisen akcigerlerin 20 Gy alan hacmi i¢in 1.5 mm ile hesaplatilan
planlarda fark anlamli goriildii. Ayrica 2.5 mm ve IMRT teknigi ile hesaplatilan
planlarda algoritmadaki degisim anlamli farka yol agmazken VMAT tekniginde fark

anlaml1 goriildi.

4.3.5. Spinal cord Dmax igin elde edilen bulgular

Tablo 4.26: Farkh algoritmalar icin spinal cord Dmax degerlerindeki degisimin ‘p’

degeri
KARSILASTIRMA Anlamhilik Degeri Anlamhhlik Derecesi Doz Farki
IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,009 il -2,11%
IMRT, AAAGS 15 - IMRT, AXB GS 1.5 p=0,005 il -1,66%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.0 p=0,005 il -1,75%
IMRT, AAA GS 2.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,005 il -1,80%
VMAT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,005 il -2,54%
VMAT, AAAGS 1.5 - VMAT, AXBGS 1.5 p=0,005 = -2,91%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.0 p=0,005 - -2,30%
VMAT, AAAGS 25 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,005 il -2,04%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve ayni teknik kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki
degisim PTVtm komsulugunda olmayan spinal cord’un maksimum dozunda olusan

fark anlamli gorildii.
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4.3.6. Kalp Dmax igin elde edilen bulgular

Tablo 4.27: Farkh algoritmalar icin kalp Dmax degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamhilik Degeri Anlamhilik Derecesi Doz Farki
IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,333 Anlamli degil -0,46%
IMRT, AAAGS 15 - IMRT, AXB GS 15 p=0,022 * -1,41%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.0 p=0,074 Anlaml degil -0,75%
IMRT, AAAGS 2.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -1,19%
VMAT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,169 Anlaml degil -0,68%
VMAT, AAAGS 15 - VMAT, AXBGS 15 p=0,022 * -1,88%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.0 p=0,047 * -0,95%
VMAT, AAAGS 25 - VMAT, AXBGS 2.5 p=0,017 * -1,23%

a.d: anlamli degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve ayni teknik kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki
degisim PTVtm komsulugundaki kalbin maksimum dozunda, IMRT teknigi ile 1.5
mm ve 2.5 mm ile hesaplatilan planlarda; VMAT teknigi ile 1.5 mm, 2.0 mm ve 2.5

mm ile hesaplatilan planlarda olusan fark anlamh gorildii.

4.3.7. Kalp Vaoey i¢in elde edilen bulgular

Tablo 4.28: Farkh algoritmalar icin kalp V40Gy degerlerindeki degisimin ‘p’ degeri

KARSILASTIRMA Anlamlilik Degeri Anlamhlik Derecesi  Hacim Farki
IMRT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,046 * -3,97%
IMRT, AAAGS 1.5 - IMRT, AXB GS 1.5 p=0,028 * -6,30%
IMRT, AAA GS 2.0 - IMRT, AXB GS 2.0 p=0,046 * -4,84%
IMRT, AAA GS 2.5 - IMRT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -4,73%
VMAT, AAAGS 1.0 - IMRT, AXB GS 1.0 p=0,028 * -4,95%
VMAT, AAAGS 15 - VMAT, AXBGS 1.5 p=0,028 * -1,77%
VMAT, AAAGS 2.0 - VMAT, AXB GS 2.0 p=0,028 * -5,94%
VMAT, AAAGS 25 - VMAT, AXB GS 2.5 p=0,028 * -4,81%

a.d: anlaml degil (p>0.05), *: p<0.05, **: p<0.01, ***: p<0.001

Ayni grid size ve aymi teknik kullanilarak yapilan planlarda algoritmada ki
degisim PTVtm komsulugunda olan kalbin 40 Gy alan hacminde olusan fark anlamli

goéralda.
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4.4. Farkh Grid Size’h Planlarda PTVtm I¢in Hesaplanan CI ve HI Degerleri

44.1.ClI

Tablo 4.29: Farkh grid size’lar icin CI degerleri

IMRT, AAA GS 2.5

HASTA IMRT, AAAGS 1.0 IMRT, AAAGS 1.5 IMRT, AAA GS 2.0 REF
SAG HASTA 1 1,09 1,11 1,06 1,06
SAG HASTA 2 1,05 1,07 1,03 1,03
SAG HASTA 3 1,07 1,06 1,03 1,01
SAG HASTA 4 1,07 1,07 1,05 1,04
SAG HASTA5 1,07 1,08 1,05 1,05
SOL HASTA1 1,05 1,06 1,02 1,02
SOL HASTA 2 1,08 1,07 1,03 1,01
SOL HASTA3 1,03 1,03 1,01 1,01
SOL HASTA 4 1,06 1,06 1,04 1,04
SOL HASTAS 0,99 0,99 0,97 0,97

Tablo 4.29: Farkli grid size’lar i¢in CI degerleri (devam)

IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB IMRT,ACUROS XB IMRT, ACUROS XB

HASTA
GS1.0 GS15 GS2.0 GS25

SAG HASTA1 0,95 0,91 0,92 0,97
SAG HASTA 2 0,84 0,8 0,79 0,84
SAG HASTA3 0,99 0,96 0,95 0,96
SAG HASTA 4 1 0,92 0,93 0,96
SAG HASTAS 1,04 1,01 1,01 1,02
SOL HASTA1 0,78 0,74 0,74 0,78
SOL HASTA?2 0,98 0,99 0,98 0,97
SOL HASTA3 1 0,99 0,98 0,98
SOL HASTA 4 1,02 1 1 1

SOL HASTA5 0,86 0,84 0,84 0,88
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Tablo 4.29: Farkli grid size’lar i¢in CI degerleri (devam)

VMAT, AAA GS 2.5

HASTA VMAT, AAAGS10 VMAT,AAAGS15 VMAT, AAAGS20 REF
SAG HASTA 1 1,09 1,11 1,07 1,08
SAG HASTA 2 1,05 1,05 1,03 1,03
SAG HASTA3 1,07 1,08 1,04 1,05
SAG HASTA 4 1,06 1,08 1,04 1,05
SAG HASTA5 1,04 1,05 1,02 1,03
SOL HASTA1 1,02 1,05 1 1,02
SOL HASTA?2 1,04 1,06 1 1,01
SOL HASTA3 1,01 1,02 1 1
SOL HASTA 4 1,01 1,02 0,99 1
SOL HASTAS 1,02 1,02 1 1,01

Tablo 4.29: Farkl grid size’lar igin CI degerleri (devam)

VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB

HASTA GS1.0 GS15 GS2.0 GS25
SAG HASTA 1 1,03 1,03 1,03 1,05
SAG HASTA 2 1,02 1,02 1,01 1,02
SAG HASTA3 1,04 1,03 1,02 1,03
SAG HASTA 4 1,02 1,01 1 1,01
SAG HASTAS 1,01 1,01 1 1,01
SOL HASTA1 0,63 0,62 0,61 0,73
SOL HASTA2 0,94 0,94 0,92 0,96
SOL HASTA3 0,98 0,98 0,97 0,98
SOL HASTA 4 0,97 0,96 0,96 0,97
SOL HASTAS 1 0,99 0,99 0,99
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4.4.2. HI

Tablo 4.30: Farkh grid size’lar icin HI degerleri

IMRT, AAA GS 2.5

HASTA IMRT, AAAGS 1.0 IMRT, AAAGS 1.5 IMRT, AAA GS 2.0 REF
SAG HASTA 1 0,05 0,05 0,05 0,06
SAG HASTA 2 0,05 0,04 0,05 0,04
SAG HASTA 3 0,04 0,03 0,04 0,04
SAG HASTA 4 0,07 0,07 0,07 0,07
SAG HASTA5 0,10 0,10 0,11 0,10
SOL HASTA1 0,05 0,05 0,05 0,05
SOL HASTA 2 0,06 0,05 0,06 0,06
SOL HASTA3 0,08 0,08 0,08 0,08
SOL HASTA 4 0,10 0,10 0,11 0,11
SOL HASTAS 0,11 0,11 0,11 0,11

Tablo 4.30: Farkli grid size’lar i¢in HI degerleri (devam)

IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB

HASTA GS1.0 GS15 GS2.0 GS25
SAG HASTA1 0,08 0,08 0,08 0,08
SAG HASTA 2 0,07 0,07 0,07 0,07
SAG HASTA3 0,06 0,06 0,06 0,07
SAG HASTA 4 0,09 0,10 0,10 0,10
SAG HASTAS 0,13 0,13 0,12 0,12
SOL HASTA1 0,07 0,07 0,07 0,07
SOL HASTA?2 0,09 0,09 0,09 0,09
SOL HASTA3 0,10 0,10 0,10 0,10
SOL HASTA 4 0,12 0,12 0,12 0,12
SOL HASTA5 0,12 0,13 0,13 0,13
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Tablo 4.30: Farkli grid size’lar i¢in HI degerleri (devam)

VMAT, AAAGS 25

HASTA VMAT, AAAGS1.0 VMAT,AAAGS15 VMAT, AAAGS20 REF
SAG HASTA 1 0,09 0,09 0,09 0,09
SAG HASTA 2 0,08 0,08 0,08 0,08
SAG HASTA 3 0,09 0,09 0,09 0,09
SAG HASTA 4 0,10 0,10 0,10 0,11
SAG HASTA5 0,10 0,10 0,10 0,10
SOL HASTA1 0,06 0,06 0,06 0,06
SOL HASTA?2 0,07 0,07 0,06 0,07
SOL HASTA3 0,09 0,09 0,09 0,09
SOL HASTA 4 0,10 0,10 0,10 0,10
SOL HASTAS 0,09 0,09 0,09 0,09

Tablo 4.30: Farkli grid size’lar i¢in HI degerleri (devam)

VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB

g GS1.0 GS15 GS2.0 GS25
SAG HASTA 1 0,11 0,11 0,10 0,10
SAG HASTA 2 0,09 0,09 0,09 0,09
SAG HASTA3 0,10 0,10 0,10 0,10
SAG HASTA 4 0,12 0,12 0,12 0,12
SAG HASTAS 0,12 0,12 0,12 0,12
SOL HASTA1 0,07 0,07 0,07 0,07
SOL HASTA?2 0,10 0,09 0,09 0,09
SOL HASTA3 0,10 0,10 0,10 0,10
SOL HASTA 4 0,11 0,11 0,11 0,11
SOL HASTAS 0,10 0,10 0,10 0,10
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4.5. Farkh Grid Size’h Planlar icin Hesaplanan MU Degerleri

Tablo 4.31: Farkh grid size’lar icin MU degerleri

IMRT, AAA GS 2.5

HASTA IMRT, AAAGS 1.0 IMRT, AAAGS 1.5 IMRT, AAA GS 2.0 REF
SAG HASTA 1 702 702 703 703
SAG HASTA 2 762 762 762 762
SAG HASTA 3 472 472 472 472
SAG HASTA 4 639 639 639 639
SAG HASTA5 688 688 688 688
SOL HASTA1 744 744 744 744
SOL HASTA 2 459 459 459 459
SOL HASTA3 618 618 618 618
SOL HASTA 4 687 687 687 687
SOL HASTAS 604 604 604 604

Tablo 4.31: Farkli grid size’lar i¢in MU degerleri (devam)

IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB IMRT, ACUROS XB

HASTA GS1.0 GS15 GS2.0 GS25
SAG HASTA1 701 701 701 701
SAG HASTA 2 761 761 761 761
SAG HASTA3 472 472 472 472
SAG HASTA 4 639 639 639 639
SAG HASTAS 686 686 686 686
SOL HASTA1 741 741 741 741
SOL HASTA?2 459 459 459 459
SOL HASTA3 616 616 616 616
SOL HASTA4 687 687 687 687
SOL HASTAS 604 604 604 604
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Tablo 4.31: Farkli grid size’lar i¢in MU degerleri (devam)

VMAT, AAAGS 25

HASTA VMAT, AAAGS1.0 VMAT,AAAGS15 VMAT, AAAGS20 REF
SAG HASTA 1 457 457 457 457
SAG HASTA 2 364 364 364 364
SAG HASTA 3 396 396 396 396
SAG HASTA 4 459 459 459 459
SAG HASTA5 489 489 489 489
SOL HASTA1 527 527 527 527
SOL HASTA?2 458 458 458 458
SOL HASTA3 385 385 385 385
SOL HASTA 4 511 511 511 511
SOL HASTAS 417 417 417 417

Tablo 4.31: Farkli grid size’lar i¢in MU degerleri (devam)

VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB

g GS1.0 GS15 GS 2.0 GS25
SAG HASTA 1 457 457 457 457
SAG HASTA 2 364 364 364 364
SAG HASTA3 405 405 405 405
SAG HASTA 4 459 459 459 459
SAG HASTAS 489 489 489 489
SOL HASTA1 527 527 527 527
SOL HASTA?2 458 458 458 458
SOL HASTA3 385 385 385 385
SOL HASTA 4 511 511 511 511
SOL HASTAS 417 417 417 417
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4.6. Farkh Grid Size’h Planlar I¢cin Tiim Hastalar Esas Alan PTVtm’nin

maksimum, minimum, ortalama ve ortanca Dozlan (cGy)

Tablo 4.32: Farkh grid size’lar i¢cin PTVtm’nin maksimum, minimum, ortalama ve

ortanca degerleri

PTVtm

Maksimum
Minimum
Ortalama

Ortanca

PTVtm

Maksimum
Minimum
Ortalama

Ortanca

PTVtm

Maksimum
Minimum
Ortalama

Ortanca

PTVtm

Maksimum
Minimum
Ortalama

Ortanca

IMRT, AAAGS 1.0

7097,09
5730,76
6843,08

6871,49

IMRT, ACUROS XB

GS1.0
7205,9
5379,57
6775,18

6784,34

VMAT, AAAGS 1.0

7351,12
5913,3
6900,57

6922,62

IMRT, AAAGS 1.5

7085,67
5756,2
6851,6

6882,16

IMRT, ACUROS XB
GS15

7199,08
5380,12
6760,36

6781,45

VMAT, AAAGS 15

7347,34
5943,73
6923,33

6948,76

IMRT, AAA GS 2.0

7048,18
5660,8
6826,04

6860,05

IMRT, ACUROS XB
GS2.0

7192,58
5388,09
6760,77

6772,96

VMAT, AAAGS 2.0

7268,2
5847,51
6886,06

6916,56

IMRT, AAA GS 2.5

REF
7047,67
5709,95
6829,28

6863,97

IMRT, ACUROS XB

GS25
7184,48
5502,36
6774,22

6786,59

VMAT, AAAGS 2.5

REF
7258,77
5932,2
6898,73

6930,58

VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB VMAT, ACUROS XB

GS1.0
7428,23
5543,48
6837,11

6847,24

GS15
7393,99
5597
6800,6

6841,85

GS 20
7359,17
5594,67
6828,82

6841,25

GS25
7369,36
5703,07
6854,26

6868,02
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4.7. Farkh Grid Size’h Planlar icin Ortalama Hesaplama Siireleri

Tablo 4.33: Farkh grid size’lar icin hesaplama siireleri

Grid Size IMRT, AAA IMRT, ACUROS XB VMAT, AAA VMAT, ACUROS XB
1.0 mm 47 s 15d53s 18d45s 20d51s
1.5 mm 21s 4d 26 s 9d 23 s 5d34s
2.0 mm 12s 2d 48s 4d 50 s 3d32s
2.5mm 9s 1d 53s 3d10s 2d29s

4.8. Farkh Grid Size’h Planlarda Gézlenen izodoz Cigilerindeki Degisim

1.0 - Unapproved - Transversal - NAZMI [@]|[25 - Unapproved - Transversal - NAZMI @]

Sekil 17: Farkh grid size’lar icin izodoz cizgilerindeki degisim
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4.9. Farkh Grid Size’h Planlarda DVH’deki Degisim

MI ACRS IMRT + [PlanComp0Ve - D sme Hestogran, [
10
10 ACRS IMRT

(X PlanCompDVHL

Fields | Dose Prescription | L1 Fie t Pla 0 Dose Statistics | Calculation M P
ShowDVH | Structure Approval Status __[Plan Volume fcm'] Dose Cover{%] | Sampling Cover.(%] |MinDose[cGy] _|MaxDoselcGyl __|Mean Dose[cGy] | Median Dose [cGy] | Conformity Index

v Unspproved 10 NAZMI AAA IMRT 125 1000 57959 65440 61794 61941

Unapproved 15 NAZMI ARA MRT 125 1000, 657192 61860 62025

|Unspproved 20 NAZMI ARA IMRT 125 1000, 65208 61618 1814

Unapproved 25 NAZMI ASA MRT 125 1000 64961 61651 61895

Unapproved 10 | NAZMIARA BRT 177 1000, 70077 67198 6008

M Unapproved 15 NAZMI ASA IMRT 177 1000, 70455 67983 68174

" |Unspproved 20 NAZMIAAAIMRT | 77 1000, 1000 70017 67683, 67893

P\ Unapproved 25 NAZMI ARA MRT 177 1000, 1000 70662 67798

1.0 mm - 1.5 mm-2.0 mm- 2

Sekil 18: Farkh grid size’lar icin DVH’deki degisim
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5. TARTISMA VE SONUC

TPS de ki radyasyon dozunun dogrulugu kullanilan algoritmanin hesaplama
hassasiyetinden etkilenir. Bu dogrulukta 1sm sayisi, isinlanan bolgenin elektron
yogunlugu ve grid size etkilidir. (41)

Akciger ve bas - boyun bolgesinde bulunan dokularin dansite farkliliklar:
nedeniyle elektron yogunlugunun c¢ok degisken oldugu yerlerdir. Bu nedenle
radyasyon dozunu dogrulugunda grid size etkilidir. (41) Buna ek olarak, grid size ici
hava dolu heterojen yapiya sahip akciger de doz hesabi igin 6nemli bir faktor haline
gelmektedir. Grid size, timor ¢evresinin elektron yogunlugu hesaba katilarak secilir.
(41)

Dempsey ve ark, UFORT TPS’de olusturulmus MLC akilar1 i¢in Fourier
analizi yapmuslardi. Bas — boyun bélgesinde IMRT planlar1 igin grid size’a yonelik
yaptiklar1 bu ¢alismada 2.5 mm den daha kiiglik bir hesaplama grid size se¢iminde
doz dogrulugundaki sapmanin %1 fark iginde kalacagini rapor etmislerdi. (42)

Chang ve ark, Pinnacle TPS’de yaptiklari, bas — boyun fantom ve film
dozimetri ile dogruladiklar1 ¢alismada, bas - boyun bdlgesinde IMRT teknigiyle
yapilan planlamalarin, 1.5 mm ile karsilastirildiginda 2.0 mm, 3.0 mm ve 4.0 mm
grid size’larmn sirasiyla %2.3, %4.6 ve %5.6 hatali doz hesaplamasina yol agacagini
gosterdi. Ozellikle yiiksek doz gradiyentinin oldugu bdlgelerde 2.0 mm grid size
kullanimimin gerekli oldugu sonucuna varmislardi. (43)

Akciger radyoterapisinde, akciger timoriiniin etrafindaki yiiksek doz
gradiyenti bolgesi timoriin iginde ve disinda elektron yogunluk farkinin ¢ok fazla
olmasindan ileri gelmektedir. Bu bolgede yuksek elektron gradiyenti, IMRT doz
gradiyenti ile benzer olabilir. Doz gradiyentinin bu sekilde yiiksek oldugu bolgede
doz hesaplamasimi yiiksek dogrulukta yapmak i¢in diisiik grid size kullanilmalhdir.
Penumbra, build-up bdlgesi ve timdr gevresi gibi doz gradiyetinin yiiksek oldugu
bblgelerde biylk grid size kullanilirsa doz dogrulugu azalir. Grid size azalirken doz

hesaplama icin gerekli zaman artmaktadir. Diger taraftan, se¢ilebilir doz grid size’1
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icin bir alt limit vardir. (41) AAA ve Acuros XB algoritmalar1 i¢in bu alt limit 1.0
mm’dir

Slperpozisyon ya da Monte Carlo metotlar1 gibi ikincil elektronlar1 da igeren
sacilma bilesenleri i¢in 3 boyutlu heterojenite dizeltmesini hesaba katan doz
hesaplama algoritmalari, grid size’in degisimi ile doz dogrulugundaki farkliliklar:
daha iyi gosterir. Algoritmalar sik sik hastalarin 1ginlanan bdlgesindeki elektron
yogunluguna bagl olarak gergek 1smlanan dozu fazla ya da az hesaplar. Grid size
doz hesaplamak i¢in kullanilan algoritmanin karakteristigi g6z Oniine alinarak
secilmelidir. Farkli algoritmalar farkli yogunluklu ortamlarm smir bolgelerinde
rebuild-up ve build-down bdlgelerini farkli hesaplar.

Akciger tumoOrinlin radyoterapisi i¢in doz profilinin olusumunda timor
cevresi ve grid size etkili olmaktadir. Akciger tiimorlerinin radyoterapisi igin timor
cevresinin doz profili, timoriin i¢inde ve disindaki elektron yogunlugu farkindan ve
grid size’dan etkilenir. Grid size se¢iminde doz hesaplama algoritmasinin etkisi
dikkate alinmalidir. Bununla birlikte, diger tiimorlerin radyoterapisinde (karaciger
gibi) tiimoriin ¢evresinde elektron yogunluk degisimi kiiciiktiir. Bu nedenle, grid
size’m doz dogrulugu tizerindeki etkisi de az olmahdir. (41)

Bir TPS’de doz hesab1 i¢in hem grid size hem de algoritma se¢imi gereklidir. Grid
size hem dogru doz hesab1 hem de verimli doz hesaplama siiresi i¢in belirlenmelidir.
(41)

TG101 raporunun onerilerine gore; SBRT cogunlukla IMRT tekniginin sik
stk kullanildigi hedef smirinda olusan yiiksek doz gradyentlerine igerir. Bu
bdlgelerde 2.0 mm ya da daha kiiclik grid size kullanimi 6nerilir. SBRT i¢in 3.0 mm
tizerinde grid size kullanimindan imtina edilmistir. (44) SBRT uygulamalarinda
fraksiyon dozu yiiksek oldugundan doz hesaplamadaki hatalar, hesaplanan ile
uygulanan doz arasinda klinik agidan ihmal edilemeyecek farklara neden olabilir.

Kroon ve ark, iyon odas1 6lgtimleri ve film dozimetri ile dogrulanan, akciger
kanserli hastalarda yaptiklar1t VM AT c¢aligmalarinda Acuros XB’nin AAA den daha
dogru doz dagilimi gosterdigini ve Acuros XB’nin diisiik yogunluklu bolgede doz
olusumunu modelleme yeteneginin AAA’e gore daha iyi ve Monte Carlo ile uyumlu
oldugunu bildirmistir. AAA’in PTV ortalama dozunu oldugundan fazla tahmin

ettigini ve Acuros XB’nin PTV ortalama dozunu AAA’den daha dogru hesapladigini
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bulmuslardir. Ayrica Acuros XB’nin VMAT planlarinda AAA’den daha hizli hesap
yaptigini belirtmiglerdir. VMAT planlarinda Acuros XB’nin 1.0 mm ve 2.5 mm grid
size ile hesaplatilan planlarin dozimetrik sonuglarini birbirine ¢ok yakin bulmuslar ve
olusan farki anlamli olmadigimi ifade etmislerdir. MU degerlerinin AAA ile
hesaplatilan planlarda Acuros XB den %1-2 fazla oldugu gérmiislerdir. Bu sonuglar
yapilan g¢aligma iyi uyumludur. Kroon ve ark, iki algoritma arasindaki farkin
sebebini; hastaya, tedavi alanin biiyiikliigiine, hedefin akciger i¢indeki yerine ve

akciger yogunluguna baglamiglardir. (45)

Huang ve ark, akciger kanserli hastalarda yaptiklar1t VMAT c¢alismalarinda
AAA ve Acuros XB algoritmalar1 arasindaki doz farkinn 1.0 mm grid size’h
planlarda 6MVFFF ya da 10MVFFF demetlerinin kullanilmasia bakilmaksizin daha
fazla bulmuslar ve 1.0 mm grid size’in 2.5 mm grid size’a oranla dozu daha dogru
hesapladigini bildirmislerdir. (46) Bu sonug¢ ¢alisma ile uyumludur. Daha kiigiik grid
coOziiniirliigli ortalama alma etkisini azaltarak daha i1yi doz hesaplanmasini saglar. Bu
calismada oldugu gibi grid size, AAA ve Acuros XB algoritmalar1 arasinda rolatif
doz farkini etkilemektedir. OAR ‘ler i¢in DVH’de ki degisim c¢ok belirgin degil iken
PTV’de ki degisim gozle fark edilir derecededir.

Kiazma ve mesane duvar1 gibi kalinlig1 1.0-2.0 mm olan organlarin dozlarini
daha dogru belirleyebilmek igin diisiik grid size’larm se¢imi yerinde bir karar
olacaktir. Rosewall ve ark, Pinnacle TPS kullanarak yaptiklar1 pelvik bolgesi IMRT

planlarinda diisiik grid size se¢imini Onermektedir. (48)

Ong ve ark, AAA algoritmas: ile akciger ve bas - boyun bdlgesi icin
yaptiklart VMAT planlarmda 1.0 mm lik grid size’mn 2.5 mm lik grid size’a gore doz
dogrulugu arttirdigini bildirmislerdir. Film dozimetri ile dogrulanan bu calismada
ayrica 1.0 mm grid size ile hesaplama siiresinin 2.5 mm grid size’a oranla 5 kat
arttigin1 bulmuslardir. (50) Bu hesaplama siireleri ¢alisma ile uyumludur.

Kan ve ark, nazofarenks kanserli hastalarda yaptiklar1 IMRT caligmalarinda
1.0 mm’lik grid size ile Acuros XB nin doz dogrulugunda 6nemli derecede bir artis
(%3) ile sonuglandigimi bildirmisler ve diisiikk yogunluklu bolgelerde doz hesabr i¢in

1.0 mm grid size se¢imini Onermislerdir. Bu c¢alisma insan bi¢imindeki kafa
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fantomuna yerlestirdikleri TLD’lerden aldiklari sonuglarin analizi ile desteklenmistir.

(47)

Gagne ve ark, orofarenks bolgesi tiimorlerinde yaptiklari ¢alismada AAA

algoritmasi ile VMAT planlarinin dogru doz tahmini i¢in 2.5 mm ve daha diisiik grid

size’lar ile hesaplatilmasmi Oneriyor. Bu calismada AAA’in hesapladigi dozlar,

Monte Carlo similasyonu ve film dozimetriden elde edilen sonuglar ile

karsilastirilmistir.(51)

Sonug olarak,

1-

Akciger kanserli hastalarda teknik ve algoritmaya bakilmaksizin diistik
grid size ile hesap yapildiginda PTVtm kapsamasinda ve yiiksek sicaklik
bdlgesinde istatistiksel olarak anlamli fakat klinikte ihmal edilebilecek
diizeyde doz farklar1 oldugu gorilmiistiir. 2.5 mm ve 1.0 mm grid
size’lar1 arasinda yapilan bazi karsilagtirmalara bakildiginda farkin
anlamli olmadig1r goriilmektedir. Calismadaki CT kesit kalmligi 2.0
mm’dir. Eger kesit kalinlig1 tanimlanan grid size'dan biiyiik ise, AAA ve
Acuros XB dozu goriintii kesitleri arasindaki bazi doz diizlemlerinde
hesaplayabilir. Eger kesit araligi tanimlanan grid size'dan daha kuglk ise
AAA ve Acuros XB bazi goriintii kesitlerinde dozu hesaplamay1
atlayabilir. (51) Istatistiksel olarak farkm anlamli gériilmemesi yukarida

aciklanan duruma bagli oldugu diistiniilmektedir.

Hedef i¢inde ve komsulugunda bulunan risk altindaki organlarimn, aldigi
dozlar ve belirli dozlar1 alan hacimler diisiik grid size ile hesaplatilan
planlarda olusan fark anlamli goriilmiistir. Ancak farklar klinikte ihmal

edilebilecek duzeyde gorulda.

Hedef i¢inde olmayan ve hedeften uzak yerlesimli spinal cord’un
maksimum dozunda teknige bakilmaksizin Acuros XB algoritmasi ile
hesaplatilan farkli grid size’li planlarda olugan fark anlamli degil iken
AAA ile hesaplatilan diisiik grid size’li planlarda fark anlaml
goriilmiistiir. Ancak farklar klinikte ihmal edilebilecek diizeyde goruldi.
Bu durumun sebebi i¢in farkli algoritmalarin alan dis1 dozlarini farklh

hesaplamasindan kaynaklandig1 diistintilmektedir.
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4-

AAA algoritmasimnin, ayni grid size ile hesaplatilmis IMRT ve VMAT
planlar1 arasinda PTVtm kapsamasinda olusan fark anlamli gortilmedi
fakat Acuros XB algoritmasi ile PTVtm kapsamasinda olusan fark
anlamli goruldid. Ayrica PTV igerisinde ki sicak nokta dozunda,
algoritmaya bakilmaksizin ayn1 grid size’lar ile farkli teknikler
kullanildiginda olusan fark anlamli gorildu. Ancak farklar klinikte ihmal
edilebilecek dizeyde gorildi. Bu durumun sebebi igin farkli
algoritmalarin  tedavi alani  dozlarmi  farkli  hesaplamasindan

kaynaklandig1 diigiiniilmektedir.

Hedef i¢inde, komsulugunda ve uzaginda bulunan OAR’larin, aldigi
dozlar ve belirli dozlar1 alan hacimler ayn1 grid size ve ayni algoritma ile
hesaplatilan planlar i¢in teknikteki degisim ile olusan fark anlaml

gorulmedi. Farklar klinikte ihmal edilebilecek dizeyde goruldu.

PTVtm kapsamasinda teknige bakilmaksizin ayni grid size’lar ile farkli
algoritmalar i¢in hesaplatilan planlar arasinda fark anlamli gorildi. Bu
fark iki algoritmanin diisiik yogunluklu akciger bolgesindeki dozu farkl
modellemesinden kaynaklanmaktadir. Ayrica IMRT tekniginde aym grid
size’larda farkli algoritmalarm kullanilmasi ile sicak doz bélgesinde
olusan fark anlamli iken VMAT tekniginde fark anlamli degildi. Farklar
klinikte ihmal edilebilecek diizeyde gorulda.

Hedef icinde ve komsulugunda bulunan akcigerin belirli dozlar1 alan
hacimleri kullanilan teknige bakilmaksizin farkli algoritmalarin
kullanilmasi, bazi grid size’larda anlamli fark olusturur iken bazi grid
size’larda fark anlamli degildi. Ancak farklar klinikte ihmal edilebilecek
dizeyde gorildi. Bu durumun c¢aligmadaki CT kesit araliklarindan

kaynaklandig1 diigiiniilmektedir.

Hedef icinde olmayan ve hedeften uzak yerlesimli spinal cord dozunda
teknige bakilmaksizin ayni grid size’lh farkl algoritmalarm kullanilmasi
ile olusan fark anlamli gorildi. Bu sonu¢ AAA ve Acuros XB nin alan
dis1 dozlar1 farkli hesaplamasindan kaynaklandigi disiiniilmektedir.

Ancak farklar klinikte ihmal edilebilecek dlizeyde goruldu.
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9- Hedef iginde ve komsulugunda bulunan kalbin 40 Gy alan hacmindeki
degisim teknige bakilmaksizin ayni grid size’li farkli algoritmalarin
kullanilmasi ile olusan fark anlamli goruldi. Bu durum akcigerin 20 Gy
alan hacminde olusan fark icin elde edilen sonucglardan farklidir.
Sonuglarin bu sekilde ¢ikmasi 40 Gy alan kalp hacmi igin istatistiksel
verinin azligindan kaynaklandigi tahmin edilmektedir. Farklar klinikte

ihmal edilebilecek diizeyde gorald.

10- Literatiir ile uyumlu olarak bu ¢alismada diisiik grid size se¢iminin dozun
daha dogru tahmin edilmesinde etkisi biiyiik oldugu goriilmekle birlikte
disiik grid size’lar kullanildiginda hesaplama siiresinin dramatik bir
sekilde arttig1 gorilmistiir. Yogun klinikler icin doz hesaplama stresi ve
dogrulugu agisindan bakildiginda; akcigere oranla daha homojen ve
diistik yogunlukta olmayan bdlgelerde, farkli grid size kullanimi ile
olusacak doz farkmin klinkte ithmal edilebilecegi g6z Oniine alinarak
yikksek grid size (2.5 mm) ile hesap yapilmasi biiyiik hatalara yol

acmayabilir.

11- Kalinligr 1.0-2.0 mm olan OAR’larin dozunu dogru tahmin etmek icin
diisiik grid size se¢imi 6nem kazanmaktadir fakat bu dogrulugu etkileyen

faktorlerden biri olan CT kesit araligmin se¢imine dikkat edilmelidir.

12- Spinal cord, optik sinir ve 6zefagus gibi hedef i¢inde ve komsulugunda
bulunabilmesi ihtimali olan seri organ 6zelligindeki OAR’ler igin sicak
nokta dozlar1 hayati dnemde oldugundan diisiikk grid size se¢cimi daha

dogru doz tahmini i¢in 6nemlidir.

13- Ayni teknik ve algoritma kullanilarak farkli grid size’lar ile yapilan

hesaplamalarda CI, HI ve MU degerlerinin degismedigi gézlemlenmistir.

14- IMRT planlarinda grid size degisimine bakilmaksizin MU degerlerinin
AAA ile hesaplatilan planlarda Acuros XB den %1-2 fazla oldugu

gorilmiistiir.
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