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SEMBOLLER / KISALTMALAR LIiSTESI

SBRT : Stereotaktik Vicut Radyoterapisi
RTOG : "Radiation Therapy Oncology Group™
CK : "Cyberknife"

RAT :"Ray Tracing"

MC : "Monte Carlo"
BT : Bilgisayarli Tomografi
Gy : "Gray"

DRR :"Digitally-Reconstructed Radiograph”
YART : Yogunluk Ayarli Radyoterapi
IGRT : Goriintli Esliginde Radyoterapi

MU  : "Monitor Unit"

HU : "Hounsfield Unit"
Cl - Konformite Indeksi
HI : Homojenite indeksi

V5  :5Gyalan hacim
V10 :10 Gy alan hacim
V20 :20 Gy alan hacim

DVH : Doz Hacim Histogram
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OZET

Bu calismada, robotik kollu lineer hizlandirict cihazi tedavi planlamasinda
kullanilan Monte Carlo ve Ray Tracing hesaplama algoritmalarinin karsilagtirilmasi
amaclanmistir. Robotik kollu lineer hizlandirici cihazi ile yapilan uygulamalar,
"Ray Tracing” ve "Monte Carlo" hesaplama algoritmalar1 ile farkli fantom setler
kullanilarak karsilastirilmistir. Ayrica kiiciik hiicre dis1 akciger kanseri tanisi alarak
Cyberknife ile tedavi uygulama endikasyonu konulan 10 hastada tedavi planlamalari
yine Ray Tracing ve Monte Carlo hesaplama algoritmalar1 kullanilarak
karsilagtirilmistir. Homojen ve heterojen ortamlardaki algoritma farklarini
gozlemlemek amaci ile 3 farkli fantom set olusturulmustur ve iki algoritma ile doz
dagilimlan karsilastirilmigtir. Fantom setlerindeki Monte Carlo hesaplamalar1 % 1'lik
belirsizlik degeri ile hesaplatilmistir. Kiiglik hiicreli dis1 akciger kanserli hasta igin
Ray Tracing ile Monte Carlo planlari, ayn1 hedef kapsanmasi ve ayn1 normalizasyon
planlart yapilarak iki farkl sekilde karsilastirilmistir. Ayrica Monte Carlo algoritmasi
% 0,5'lik, % 1'lik ve % 2'lik belirsizlik hesaplamalari kendi i¢inde karsilagtirilmistir.
Calismada hedef dozlari; CI, HI, hedef kapsam degeri, MU, sicak nokta doz
degerleri ve kritik organ dozlari; spinal kord, karsi ve 1sinlanan taraftaki akciger
dozlar1 karsilastirilmistir. Yapilan hesaplamalar sonucunda, fantom setlerde iki
algoritma arasinda homojen ortamda % 2 fark gézlemlenirken, heterojen ortamlarda,
yani hava yogunlugu fazla setlerde referans 6l¢im noktalarindaki doz degerlerinde
ortalama + % 3 fark gozlemlenmistir. Hasta plani karsilastirilmalarinda ise
algoritmalar arasinda ortalama % 14 'liik bir hedef kapsam farki vardir ve Ray
Tracing algoritmasinin 54 Gy tanimlanan dozun Monte Carlo algoritmasi ile yapilan
hesaplamalarda 46.5 Gy 'lik doza karsilik geldigi gézlemlenmistir. Monte Carlo
algoritmasinda, Ray Tracing ile ayn1 hedef kapsanma degerine ulasmak igin ise,
normalizasyon degeri ortalama % 5 azalmistir. Monte Carlo algoritmas: farkli
belirsizlik degerleri arasinda yapilan planlarda ise hesaplama siireleri ve kritik organ
dozlar1 belirgin farklar yaratmistir. Monte Carlo algoritmasi ile farkli belirsizlik
degerlerinde yapilan planlamalar sonuncunda spinal kord maksimum dozunda
anlamli bir fark gorilmemistir (p = 0,232). Isinlanan ve kars1 taraftaki akciger

minimum ve ortalama dozlar1 incelendiginde anlaml fark oldugu goriilmistiir (p =
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0,001). Ray Tracing ve Monte Carlo algoritmalarinin, hedef kapsam degerleri ayni
tutulatak yapilan planlarda spinal kord degerlerinde anlamli bir farka ulagilmistir (p =
0,028), fakat normalizasyon degerleri ayni tutularak yapilan planlamalarda bu fark
anlamsizdir (p = 0,508). Hedef kapsam degerleri ayni tutularak yapilan
planlamalarda 1sinlanan taraftaki akciger dozlarinda maksimum (p = 0,037), kars1
taraftaki akciger dozlarinda ise minimum (p = 0,015) degerlerde anlamli fark
gozlemlenmistir. Normalizasyon degerleri aymi tutularak yapilan planlarda ise
1sinlanan taraftaki akciger maksimum doz degerleri (p = 0,007) ile 20 Gray alan
hacim (V20) degerlerinde (p = 0,024) ve karsi taraftaki akciger minimum (p =
0,011) ve ortalama (p = 0,011) dozlarinda anlamli farklar oldugu goriilmiistiir.

Anahtar Kelimeler: Monte Carlo, Ray Tracing, Cyberknife, Belirsizlik Degeri
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ABSTRACT

In this study, we aimed to compare Monte Carlo and Ray Tracing calculation
algorithms used in the robotic arm linear accelerator therapy planning. Different
phantom sets were compared using Ray Tracing and Monte Carlo calculation
algorithms of Cyberknife treatment planning system Multiplan. These calculation
algorithms were also compared in 10 non-small cell lung cancer patients previously
treated treatment plans with Cyberknife Stereotactic Radiotherapy. Three different
phantom sets were created to the impact of homogeneous and heterogeneous media
on treatment planning algorithms. Monte Carlo algorithm has been calculated in
phantom set with %1 uncertanity. All treatment plans have been made using similar
target coverage and normalization values for both algorithms. Monte Carlo algorithm
was also compared for 9%0.5, %1 and %2 uncertanity values. Main objective is in
this study was comparision of CI, HI target coverage values, MU's, hotpoint values,
spinal cord and lung doses. Our results have shown a difference of %2 in
homogeneous media phantom sets for two algorithms. Furthermore, in heterogeneous
media which has more air density, both algorithms differ approximately +% 3. When
patient treatments plans compared, there is %14 diffrence in target coverage between
RAT and MC algorithms. Total dose calculated as 54 Gy with Ray Tracing algorithm
was found be 46.5 Gy when Monte Carlo algorithm was used. Normalization value
of MC algorithm is decreased %5 to achieve the same coverage value of Ray Tracing
algorithm.

There are significant differences in calculation times and critical organ doses
for different uncertanity values. There is no statistical significance on spinal cord
values between different uncertanity values (p=0,232). When we look at irridiated
and contralateral lung, we have found statistical significance (p = 0,001) between
two algorithms. When same target coverage is used for RAT and MC calculation
treatments, statistically significance was observed for spinal cord values (p = 0,028),
but when same normalization value was used statistical significance was disappeared
(p = 0,508). Target coverage values was also same with siggnificant difference, for

maximum lung dose (p = 0.037) and for minimum lung dose (p = 0.015). When the
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normalization values were same a significant difference, was found for maximum
dose at the ipsilateral lung (p = 0.007) and for volume which receives 20 Gray dose
(V20) (p = 0.024) and for the minimum (p = 0.011) and mean contralateral lung dose
(p = 0.011).

Key words : Monte Carlo, Ray Tracing, Cyberknife, Uncertainity
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1. GIRIS VE AMAC

Cyberknife (CK), ginimizde Stereotaktik Vicut Radyoterapisi (SBRT)
tedavilerinde O6ne ¢ikan lineer hizlandirici cihazlarindan biridir. Kraniyal ve
ekstrakraniyal yerlesimli hedeflerin tedavilerinde alti boyutta hareket edebilme
ozelligi ile radyoterapide dnemli bir yere sahiptir.

Ray Tracing (RAT) ve Monte Carlo (MC) hesaplama algoritmalar1 CK
Multiplan sisteminde kullanilan algoritmalardir. Cyberknife cihazinda tedaviler
milimetre boyutunda kolimatorler kullanilarak uygulanmaktadir. Bu nedenle tedavi
dogrulugu ve hesaplama algoritmalarinin dogrulugu onem kazanmistir. Ancak
homojen ve heterojen ortamlarda yapilan planlarda hesaplama algoritmalarinin
farklilik gosterdigi goriilmiistiir.

Bu c¢alismada RAT ve MC hesaplama algoritmalari, ¢esitli heterojeniteler
iceren fantom setlerinde nokta doz 6lgumleri ve robotik kollu lineer hizlandiricr ile
tedavi uygulanmig olan akciger hastalarinin hedef ve kritik organlardaki dozlar
acisindan  karsilastirilarak, — algoritmalar  arasindaki  farklar1  g6zlemlemek

amagclanmustir.
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2. GENEL BIiLGILER

2.1. AKCIGER KANSERI

Akciger, gogiis kafesinin iginde sagda ¢ lob ve solda iki lob halinde
bulunan temel solunum organidir ve ana gorevi viicudun solunum islevini yerine
getirmektir. Akciger kanseri ilk olarak 1410 yilinda Saksonya’da Schbeerge maden
ocaklarinda c¢alisan isciler arasinda tanimlanmistir.. Ancak otopsi raporlarina

dayanan ilk akciger kanseri olgular1 1851 yilinda ABD’de bildirilmistir™,

Akciger kanseri, genetik yapist degismis atipik  hdcrelerin kontrolsuz
¢ogalmast anlamina gelir. Akcigerdeki hicrelerin  fonksiyonlarin1 ~ kaybedip
kontrolstiz olarak ¢ogaldigi viicudun baska bolgelerine yayilim gosterek 6liime yol
acabilen bir hastaliktir.

Akciger kanseri, kanser tirleri igerisinde en ¢ok gorilen ve sonucu
cogunlukla 6limle sonuglanan bir hastaliktir. Yirminci yiizyilda ¢ok nadir goriilen
bir hastalik iken sigara kullaniminin artmasi, sanayilesmenin sagliksiz bir sekilde
biiyiimesi sonucu ¢ok hizli bir sekilde goriilme insidansi yiikselmis ve kanser
hastaliklar1 siralamasinda birinci siraya yerlesmistir. Cogunlukla erkeklerde goriiliir.
Fakat son yillarda kadinlarda da sigara kullanimimin artmasi dolayisiyla oram

artmaya baslamlstlr[z].

Akciger kanseri teshisi konulan hastalarda, timaorin evrelemesine
gore cerrahi, es zamanli kemoradyoterapi, sadece radyoterapi veya kemoterapi
tedavileri uygulanabilir. Kugik hiicreli akciger kanseri tedavisinde kemoradyoterapi
veya kemoterapi 6ncelikle tercih edilir. Tiimoriin bulundugu yer ve anatomik yapiya
gore wedge rezeksiyon , lobektomi veya pnomonektomi gibi farkli cerrahi teknikleri
planlanabilir. Radyoterapi ise lokal kontrolu arttirmak amaci ile cerrahi, kemoterapi
tedavileri ile beraber veya tek basina uygulanabilir. Amag radyobiyolojik olarak daha
hassas olan tumor hicrelerine lethal veya sublethal hasar vererek kanser hiicrelerini

yok ederken, normal yapilara minimum hasar vermektir 4!,


http://www.sa%C4%9Fl%C4%B1k.net/yumurtalik-kistleri-cesitleri-sebepleri-belirtileri-tanisi-tedavisi-ve-nuksu.html
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2.2. STEREOTAKTIK VUCUT RADYOTERAPISI

Radyocerrahi terimi ilk olarak 1951°de Isvegli bir beyin cerrahi olan Lars
Leksell tarafindan, kafatasin1 agmadan, kritik bir yerlesimde bulunan, kiigiik
lezyonlara, tek fraksiyonda yiiksek doz radyoterapi uygulamak igin kullanilmistir.
1967 yilinda, 179 Cobalt 60 kaynagi kullanan ilk GammaKnife cihazi icat edilmis
ve milimetrenin altinda sistem dogrulugu ile o giinden giiniimiize kadar intrakraniyal

lezyonlarin tedavisinde genis bir kullanim alan1 bulmusturm.

Streotaktik vicut radyoterapisi kraniyal, torakal, abdominal, spinal ve pelvik
bolgedeki erken evre primer kanserlerin kontroliinii saglayan radyoterapi teknigidir.
1 ile 5 fraksiyon olarak kullanilan bu tedavi teknigi, fraksiyon basina uygulanan
yuksek dozlar ile ablatif bir tiimor etkisi yaratirken, bunu birkag fraksiyonda
uygulayarak siirli normal doku iyilesmesini saglamaktadir®. Ozellikle 4 cm’den
kiiciik hedef hacimlerde doz dagiliminda diger radyoterapi tekniklerine gore
avantajlar saglamaktadir. Bu tedavi tekniginde, ¢ok sayida farkli agilardan 1sin
demetleri hedef hacme yonlendirilmekte ve hedefte yiiksek dozlara ¢ikilirken, hacim
disindaki saglikli dokularda maksimum doz diislisii saglanmaktadir. Bu nedenle her
fraksiyonda tiimoriin tam dogrulukla isinlanmasmin yaninda, saglikli dokularda

olusabilecek komplikasyonlar da azaltilmis olur.

Erken evre kiiciik hiicreli disi akciger kanserinde esas tedavi ydntemi
cerrahidir. Bu hastalarda radyoterapi cerrahiye alternatif olarak uygulanmistir. Ancak
bu yontemle uygulanabilen tedavi dozu akciger toleranst nedeniyle sinirlidir. Ayrica,
primer tiimor tedavisinin yani sira cerrahi sonrasi tiimorii niiks eden olgularda, az
sayida metastazi olan Evre IV akciger kanserli olgularda kemoterapiyi takiben veya
kemoterapi uygulanamayan olgularin tedavisinde de uygulanabilir. Radyoterapi
uygulamalarinda, bes yillik genel sagkalim ve hastaliga bagh sagkalim %15-30 ve
%25-30 olarak bildirilmektedir ©*!. Doz artis1 ile lokal kontroliin arttigi bilinmektedir.

SBRT tedavi teknigi planlamalari, lineer hizlandiricilarda, konformal,
yogunluk ayarli radyoterapi, volimetrik modulasyonlu ark tedavisi seklinde
uygulanabilir iken, robotik kollu lineer hizlandiricilarda tedavi planlama sisteminde
yer alan es merkezli yada sirali optimizasyon ile yapilmaktadir. Bu uygulamalarda

planlama sonrasinda elde edilen doz dagilimi hedef agisindan iki 6nemli parametre
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ile degerlendirilir. Bunlardan biri konformite indeksidir. Konformite indeksi, recete
edilen izodoz hacminin, hedef hacim sekli ve boyutlarina benzerligini ifade eder.
Farkli sekilde tanimlanacak olunursa, regete edilen dozun izodoz hacminin, hedef
hacmine orani olarak tanimlanir. CI, "1.0" degerine ne kadar yakin olursa yapilan
planin kabul edilebilirligi artar ve ideale yakin bir konformite degeri oldugu kabul
edilir. 1!

" Cl = Recete edilen izodoz / Hedef hacim "

Bir diger kriter ise homojenite indeksidir. Homojenite indeksi, hedef hacimde
olusan maksimum dozun, regete edilen doza orani olarak tanimlanir. HI, " 2.0 "
degerine esit yada kiiclik olmast yapilan planin, RTOG 0236 protokolii ile uyumlu
oldugunu ve kabul edilebilir oldugunu ifade etmektedir.!*®!

" HI = Hedef hacim maksimum doz / Recete edilen doz

2.3. ROBOTIK KOLLU LINEER HIZLANDIRICI
Cyberknife, yaklasik 20 yil 6nce stereotaktik radyoterapi uygulamalart igin
gelistirilmis ¢erceve kullanimi gerektirmeyen Yyeni bir robotik radyocerrahi

sistemidir. Ulkemizde bu teknoloji ilk olarak 2005 yilinda uygulanmaya baslanmustir.

CK Robotik Radyocerrahi sistemi, hassasiyeti yiiksek olan, viicudun herhangi
bir yerinde invaziv olmayan tumoérlerde yiksek doz radyasyon demetleri ile tedavi
imkant saglamaktadir. Kraniyel tiimorlerin yani sira, ekstakraniyal timorlerin
tedavisinde de kulanilan robotik kollu lineer hizlandirici, hedef yada timorin
cevresindeki normal dokulara en az, timdor dokusuna ise mumkin olan en fazla
radyasyonu vererek yok olmasini saglar[lo].

Invaziv olmayan stabilizasyon yéntemleri ve biitiin tedavi boyunca pozisyon
dogrulugunun kontrol edilebilmesi sayesinde stereotaktik radyoterapi viicudun ¢esitli
bolgelerinde kullanilabilmektedir. Primer akciger kanserlerinde ve akciger
metastazlarinda, primer karaciger kanserlerinde ve karaciger metastazlarinda,
pankreas kanserlerinde, prostat kanserlerinde ve daha pek c¢ok farkli kanser tiiriinde
farkli bolgelerde stereotaktik radyoterapi uygulamalari yapilabilmektedir.

Cyberknife, 6 MV X-1s1n1 iiretebilen, 6 boyutta yatak ve manipulator hareketi
ile tedavi esnasinda hareket edebilme 6zelligi vardir. Sanal bir merkez etrafinda,

uzayda rastgele konumlanmis 120 nod noktasindan 12 farkli yonde 1sinlayabilme


http://tr.wikipedia.org/wiki/T%C3%BCm%C3%B6r
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Ozelligi ile tam 1440 farkl agidan tedavi gergeklestirilebilir. Boylece hedef hacme en
yiikksek doz verilirken tiimoriin hemen yaninda ani doz diismeleri saglanmakta ve
¢evredeki hassas dokular korunmaktadir. 5, 7,5, 10, 12,5, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 50,
60 mm konlar1 kullanilarak milimetre boyutundaki tiimorlerin tedavisine olanak
saglamaktadu[ll‘lz]'

Cyberknife tedavi sisteminde planlar kemik yapi, yumusak doku yada
viicudun i¢ine metal, ¢elik yada altin isaretleyiciler konularak yapilmaktadir.
Olusturulan bu referans yapilara gore tedavi esnasinda alinan goriintiiler ile
karsilastirilarak, sabitleme ve 1sinlanan bdlgenin dogrulugu saglanir. Bu yapilar
tadavi esnasinda farkli sekillerde kullanmilmaktadir ve sistem iginde takip
algoritmalar1 adin1 almaktadirlar. Hedef yerlesimi, fraksiyon sayisi, demet sayiSt ve

hastanin genel durumuna bagl olarak 3 ile 5 arasinda, her demet igin gorintuler

alinarak gerekli diizeltmeler yapilir.

Sekil 3.1 Cyberknife

2.3.1. Goriintii Esliginde Radyoterapi ve Takip Algoritmalar:
Goriintii esliginde radyoterapi, tedavi sirasinda siirekli goriintii rehberligi ile

organ hareketlerini de dikkate alarak hedef tiimoriin ve normal dokularin
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planlandig1 gibi tedavi edilmesini saglar. Bu teknikte 2 yada 3 boyutlu olarak
gorintilerin elde edilmesi, elde edilen goriintiilerin degerlendirilmesi sonucunda
tedavinin dogrulugu ve hassasiyeti i¢in gerekli diizeltme yapilir.

Tedavi sirasinda, zemine ve tavana 45 ve 135 derece agiyla yerlestirilmis iki
X-15101 tiipii ve bu tiiplere paralel dedektorler yardimiyla alinan kilovoltaj goriintiileri
ile hastanin tedavi sirasindaki hareketi tespit edilebilmektedir. Planlama sirasinda
olusturulan referans goriintiiler ile anlik goriintiiler eslestirilerek pozisyon farkliligi 6

boyutlu olarak hesaplanir. Masa veya manipulator ile gerekli diizeltme yapilir.

2.3.1.1. Isaretleyici Takip Algoritmas: :

Cyberknife goriintiileme sisteminde genel olarak kemik eslestirme yontemi
kullanilarak tedavi uygulanir. Bu algoritma, yumusak dokularda veya bozuk omurga
yapilarinda kullanilir. DRR’leri ve ger¢cek zamanli X-1s1n1 goriintiilerini analiz ederek
goruntiiler arasinda iligki kurup isaretleyici konumlarint belirleyen bir ayirma
algoritmasidir. Isaretleyicilerin 3 boyutlu konumlarindan yola ¢ikarak tiimériin yerini
kendi bulmaktadir.

Kemik yap1 olmadig: yerlerdeki takip i¢in kullanilan metot i¢in isaretleyiciler
en az 3 adet olmak (zere tedaviden 1 hafta Once yerlestirilir. Altin veya celikten
yapilir. Cap 0,7 - 1,2 mm, uzunluk 3 — 6 mm ve tavsiye edilen isaretleyici sayist 4 - 6
adettir. Baslica endikasyonlar1 yumusak doku sarkomlari, uygun yerlesimdeki
akciger timorleri, prostat kanseri, serviks kanseri, karaciger ve pankreas yerlesimli
tiimor 1sinlamalaridir.

Bu metot uygulanirken dikkat edilmesi gereken bazi noktalar vardir ;
isaretleyiciler arasi uzaklik en az 15 mm ve en az 15 derece ac1 ile yerlestirilmelidir,
lezyondan en fazla 50 - 60 mm uzaklikta olmalidir.

IGRT i¢in anlik ve referans gorintilerdeki isaretleyicilerin  konum
farkliliklar1 igin gerekli 3 agisal, 3 dogrusal diizeltme sistem tarafindan otomatik

olarak hesaplanir ve diizeltmeler otomatik olarak uygulanir.

2.3.1.2. Omurga Takip Algoritmas: :
Omurga takip yontemi, hastanin dogru tedavi edilmesi amaciyla omurga

bolgesindeki iskelet yapilarin izlenmesini saglar. Hastanin dogru konumlandirilmasi
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amaci ile BT c¢ekiminden itibaren hastanin omurga yapisi diiz ve sabit olacak sekilde
tutulmalidir.

Plandan gelen DRR'da timoéral bolgeye en yakin vertebranin secilmesi,
tedavinin uygulanmasi sirasinda Onemlidir. Ayrica bu yodntem uygulanirken
algoritma icinde diizeltme hesab1 igin gerekli "mesh" yapisinin kullanilmasi
gerekmektedir. Vertebra takibi icin secilen mesh boyutuna bagl olarak 81 noktalik

bir matriste referans ve anlik goriintiiler karsilastirilir.

2.3.1.3. Senkron Takip Algoritmasi :

Bu algoritma goruntiilemeye bagli olmayan, solunuma bagli olarak hareket
eden bolge 1sinlamalarinda tedavi takip algoritmasina ek olarak solunumla degisen
vicut geometrisi ile hedefin konumunu iliskilendirmeye yarayan bir algoritmadir.
Hastaya Ozel bir yelek giydirilir ve yelek {izerine yerlestirilen 3 adet 6zel sinyal
ureteciden strekli gonderilen veriler 6zel kamera ile detekte edilir. Hastanin solunum
profili modellenir. Buna bagli olarak solunum sirasindaki hareket cihazin

manipulatorune aktarilir ve cihaz tedavi boyunca hastaya uygun solunum hareketi

yapar.

2.3.1.4. Akciger Takip Algoritmasi :

Akciger takip yontemi, akcigerde isaretleyiciler kullanilmaksizin asagidaki

kosullar1 saglayan akciger timorlerini dogru ve otomatik olarak izleyebilir:

» Tim yoOnlerde 15 mm’den blyuk timor gapi.

» Akcigerin periferal bolgesindeki tiimor yerlesimi.

e TUmor konumu, gorintileme geometrisindeki projeksiyon gorintilerinde iskelet
yapilarinca tiimiiyle kapatilmamas.

Akciger takip yontemi, hasta pozisyon dizeltmesini gergeklestirmek igin
baslangigta omurga takip yontemini kullanir. Tedavi uygulamasi sirasinda akciger
takip yontemi, timorin hasta solunum bigimlerine bagli hareketinin izlenmesinde
senkron solunum takip sistemi ile birlikte kullanilir. Diger izleme yontemlerinden

farkli olarak hedef timoriin dogru pozisyonda olup olmadigini kontrol eder.
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3. MATERYAL VE METOT

3.1. MATERYALLER
3.1.1. TEDAVI PLANLAMA SIiSTEMIi

3.1.1.1. Esmerkezli Optimizasyon

Multiplan  sistemi, kullanicinin  151n demetlerini  esmerkezli  olarak
hedeflemesine olanak saglar. Tanimlanan her esmerkez i¢in her tedavi manipulatori
nodundan tek bir 1s1n demeti, tanimli esmerkeze yonelir. Tek ya da ¢oklu esmerkez
tedavilerinde, 1 veya 2 yoldan gelen 1sin demetlerini kullanarak tanimli bir
esmerkeze tedavi uygulama yoluyla tedavi siiresini kisaltilabilir. Bu yetenek,
ozellikle esmerkezlerin ¢ap1 ayn1 olmadiginda yararlidir.

Multiplan sisteminde esmerkez, 2D goriintiilerde yansitilan bir kiire olarak
gosterilir, dyle ki gosterilen ¢ap, kolimatoriin nominal ¢apidir. Belirli bir kolimator
icin alan biyiikligi 800 mm SAD olarak tanimlandigindan, gévdeye uygulanan
tedavilerde gercek alan biyiikliigli, nominal alan biiyiikliiglinden fazladir. Govde
yollarinin tipik SAD degerleri 900 ile 1000 mm arasindadir.

3.1.1.2. Sirahh Optimizasyon

Sirali optimizasyondaki planlama amaglarinin formiilasyonu, birden fazla
amacin tek bir deger fonksiyonunda bir arada gruplanip ayni1 anda optimize edildigi
daha geleneksel optimizasyon sireclerinden farklilik gostermektedir. Sirali
optimizasyon algoritmasi, bir dizi bagimsiz optimizasyon adimi olarak, sirayla
yiiriitiiliir. Her adimda belirli bir klinik amaca karsilik gelmek iizere tasarlanmig tek
bir ama¢ deger fonksiyonuna uygulanan bir lineer programlama optimizasyonu
gergeklestirilir. Uygun olan amaglar arasinda tanimli bir doz seviyesine gore hedef
hacmin maksimum doz degeri, hedef hacimdeki doz homojenligi, hedef hacim
etrafinda doz konformitesi, kritik yapilar i¢in maksimum veya ortalama dozun
minimize edilmesi ve toplam 1s1nlama stiresinin minimize edilmesi bulunmaktadir.

Adimlarin sirasi, genel klinik hedeflere uygun olarak kullanici tarafindan
belirlenir. Bu siireg, ¢ogu geleneksel optimizasyon yaklasiminda hakim olan ¢oklu

amac deger fonksiyonundaki her amacin onceliginin belirlenmesi i¢in gerekli olan
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sayisal agirlikli faktorlerin elle tanimlanmasinin yerini alir. Bu nedenle, kullanicinin

klinik bilgisi tedavi planlama sorununa daha etkin bir sekilde uygulanir.

3.1.2. Ray Tracing Doz Hesaplama Algoritmasi

Standart doz hesaplama algoritmasinda, tedavi planindaki her bir 151n i¢in
hedef voksele uygulanan doz, RAT fonksiyonu kullanilarak hesaplanir.

Ray Tracing ile doz hesaplama algoritmasinda, su fantomu kullanilarak su
icinde olgiilmiis verilerden olusan, sisteme 6zgii 3 151n tanimi kullanilir. Su 1g1n verisi
tablolar1 kullanilir:

* Doku Fantom Orami (TPR, TMR): Her kolimatériin TPR degerleri, 15 mm
derinlikte 1,0 degerine kadar normallestirilir.

* Merkez Disi Oram1 (OCR; OCR): Her kolimatorin OCR degerleri, 0 mm
yarigapinda 1,0 degerine kadar normallestirilir.

e Verim Faktori: Her kolimatérin OF degeri, 800 mm SAD’da 60 mm’lik
kolimatorin OF degerine normalize edilir.

TPR tablosu degerleri, derinlik ve kolimator buyikligine bagli olarak
Olgiilen degerlerdir. Doz hesaplamada kullanilan TPR degeri, referans noktasinin
bulundugu orta eksene (CAX) diisey olan diizlemin gecerli derinligine baghdir.
Gegerli derinlik, hedef vokseli iceren kaynaktan diizleme kadar her bir vokselin
katkis1 toplanarak hesaplanir ve bu hesaplama icin suya baglhi CT elektronun
yogunlugu kullanilir.

Alan buyikligi (FS) esitlik (1)’deki iliski kullanilarak Kaynak Eksen
Mesafesi (SAD) ile 800 mm’lik referans mesafe arasinda hedeflenen kolimator

mesafesidir:

. SAD
FS = Kolimator ¢ap1 * 300 1)

SAD, 1smin merkez ekseninden i1sina dik olan ve hedef vokseli igeren bir diizlem
arasindaki mesafedir.

Tablodaki TPR degerleri arasindaki noktalarda bulunan TPR (FS, Def)
bilineer interpolasyon, TPR tablosu disinda kalan noktalar ise bilineer ekstrapolasyon

yontemiyle hesaplanir. Her kolimatdr i¢in bir OCR tablosu vardir ve bu tablolarin her
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biri, hedef voksele, asagidaki bagintiya gore 800 mm’de izdiisiimii verilen SAD ve

merkez dis1 yarigap uzakliklarina dayanir.

800
SAD

(2)

Rgoo = Rsap ™

3.1.3. Monte Carlo Doz Hesaplamasi Algoritmasi

Tedavi planlama sistemlerinde hesaplama algoritmalar1 gelen foton enerjisine
bagli olarak, doz modalitesini olusturmak i¢in etkilesimler goz Oniinde
bulundurularak bir Gaussian dagilim fonksiyonu olusturular. Bu fonksiyon her
derinlikte belirli bir lineerite seklinde enerji sonlanana kadar devam etmektedir.
Monte Carlo algoritmasinda ise bu durum farklidir. MC algoritmas1 gelen parcacik
sayisina gore rastgele etkilesimler ile doz dagilimlari olusturulur. Gelen pargacik
sayist ne kadar fazla olursa etkilesim olasilig1 arttiracagi icin bu sayr O6nem
kazanmaktadir. Algoritmada gelen enerji araliginda rastgele etkilesimler olmaktadir.
Foton madde etkilesimlerini g6z 6niinde bulundurarak, parcacik her etkilesim sonrasi
kalan enerji seviyesine gore rastgele etkilesimlerine devam eder ve doz dagilim

egrisini olusturur.

Monte Carlo Doz Hesaplamasi algoritmasi, Multiplan sistemi ile gelen bir
secenektir. Algoritma MC yontemlerine dayanir ve CK sistemi i¢in, diisiik enerjili
tek bir X 1511 demeti (6 MV) ile sabit sayida dairesel kolimatér kullanilmasindan
yararlanir. Monte Carlo doz Hesaplamasi algoritmasi Fox Chase Cancer Center
isbirligiyle gelistirilmis olup o©nceden yine ayni grubun gelistirdigi MC
algoritmalarina ait bir¢ok fikri biitiinlestirmektedir.

Bu algoritmada uygulanan varyans azaltma teknikleri, ¢esitli maddeleri
elektron tagima hesaplamalarinin gergeklestirilmesi amaciyla degisken yogunluklu su
es degeri kabul eden bir voksel modelini kullanmaktadir. Buna bagli olarak, tasima
algoritmasi sogrulan dozu hesaplamaktadir.

AAPM Report 97 (2007, TG-105) igerisinde ve farkli kaynaklarda agiklanmig
oldugu sekilde MC algoritmasi i¢in, bir ortamda sogurulan dozun hesaplamalarla
karsilastirilmast veya suda sogurulan dozun hesaplanmasi tamamen ayni degildir.

Ancak, tim biyolojik dokularda (akciger ve kemikler de dahil olmak Uzere)
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Multiplan sistemi MC doz hesaplamasi algoritmasi tarafindan hesaplanmis olan
sogurulan dozun, degisken yogunluklu suyla karsilastirilarak hesaplanmasi, ortamda
sogurulan dozun hesaplamayla benzer olmak zorundadir. Sogurulan dozun degisken
yogunluklu suyla karsilastirilarak hesaplanmasi ile farkli maddelerde sogurulan
dozun hesaplanmas: arasinda daha biiyiik bir fark da bulunabilir. Ornegin, metal
implantlarda ve havada, sogurulan dozun degisken yogunluklu suyla karsilastirilarak
hesaplanmasi ile farkli maddelerde sogurulan dozun ortamda karsilastirilmasi
arasinda daha buyuk bir fark bulunabilir.

Monte Carlo doz hesaplamasi prosedirl, yineleyen dongiiden olusur, burada:
+ Ornekleme prosediiriiyle kaynak modeli kullanarak hasta modelinde, 151n demeti
modelinin tek demetinden kaynaklanan tekil bir foton olay1 yaratilir.
* Foton, hasta modelinde dolastirilirken, hasta ile etkilesime girebilir. Etkilesimin
gerceklesmesi, olasilik¢t modellere dayanir.
* Foton etkilesimleri pargaciklar yaratir ve bunlarin sagilmasina yol acar.
* Bu pargaciklar, hasta modeli boyunca dolasir ve kendileri de hastayla etkilesime
girebilirler.
* Algoritma, bu etkilesimler sonucunda biriken enerjiyi hasta modelinin her
vokselinde kayda gegirir.

» Islemin tekrarlanmasiyla her bir 151n demeti i¢in doz dagilim1 hesaplanir.
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— | Hedef Dlizlem

— | Kolimator Diizlemi

— — | Uzay Faz1 Diizlemi

— | Hasta Dizlem

Sekil 3.1 CyberKnife doz olusum semasi

3.1.4. PTW SemiFlex iyon Odasi

PTW SemiFlex iyon odast agirlikli olarak su fantomlarinda doz dagilimi
Ol¢timleri i¢in ve tedavi dozimetre degerlerini hesaplamak igin tasarlanmistir.
Kullanim esnasinda montaj i¢in kisa sapt ve esnek bir baglanti kablosu vardir.
Nominal kullanim enerji araligi fotonlar i¢in 30 kV - 50 MV ve elektronlar igin ise 6
MeV - 50 MeV kadardir. Duvar malzemesi akrilik koruyucu kapak ile grafitten
olusmaktadir. Aktif hacmi 0.125 cm® olmakla birlikte ¢alisma polarizasyon voltaji
400V olarak belirlenmistir.

Sekil 3.2 PTW Semifex Iyon odas1
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3.1.5. Elektrometre

Yiiksek hassasiyetle calisan elektrometre, ayni anda hem mutlak doz hem de
doz rate Olgiilebilen cihazdir. Farkli iyon odalar ile doz 6lgebilen cihaz kalibrasyon
degerlerini, hava-su katsayilari1 sisteme girerek farkli 6l¢iim araliklarinda
calismaktadir. 1 fA (fermi Amper) akim hassasiyeti ve 0 - 400 HV araliginda doz
6lcimu yapabilmektedir.

Kendine ait iyon odas1 Kkiitiiphanesi igermektedir. Her iyon odasinin
kalibrasyon degerleri, voltaj araligi ile olusturulan kiitiphanede farkli enerji
seceneklerine gore 6lcim alabilmektedir.

Elektrometre iyon odalarinda olusturulan ytiklerin toplanmasi icin elektrotlar
arasina iyon odasinin 6zelligine bagli olarak gerekli voltajin uygulanmasini saglar.

Radyasyonun etkisi yuk ( Coulomb ) veya doz ( Gray ) cinsinden olculebilir.

I' Oswcblinr

Sekil 3.3 PTW Webline Elektrometre
3.1.6. Fantomlar

3.1.6.1. PTW Universal Yogunluk Ayarh Radyoterapi Dogrulama Dogrulama
Fantomu

Fantomun amaci olusturulan YART planlarinin dogrulugunu test etmektir.
Birden fazla alanli olusturulmus planlarda alan giris dozlarinin ve bu dozlarin olusan
toplam doza katkisin1i gérmek amaci ile kullanilir. YART planlarinda 1sinlarin
olusturdugu boyutsal doz dagilimi kontrol etmek i¢in radyografik filmler

kullanilabilir. Ayrica iyon odasinin elektrometre ile baglantis1 kurulup mutlak doz
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Olciimii yapilabilmektedir. Fantom iki ayr1 30 x 30 cm?lik akrilik bloklar ile olusur,

filmin derinligi 50 mm'dir ve iyon odalar1 derinligi 60 mm'dir.

Sekil 3.4 PTW Universal Yogunluk Ayarh Radyoterapi Dogrulama Dogrulama
Fantomu

3.1.6.2. PTW RW3 Fantom Seti

Monitor kalibrasyonlar1 ve derin doz oOlgiimlerini kat1 fantom igerisinde
yapilabilmesine olanak tanir. Yiiksek enerjili foton ve elektron dozimetresine uygun
1 mm araliklarla 30 cm derinlige kadar 6l¢lim imkani saglayan fantom akrilik veya
su esdegeri RW3 malzemeden yapilmistir. Kalinlik tolerans degeri + 0.1 mm'dir
30x30 ve 40x40 cm? boyutlart meveuttur. Calismamizda 30x30 cm? boyutlarindaki
RW3 fantomlar kullanilmstir.

Sekil 3.5 PTW Slab RW3 Fantom
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3.1.7. Siemens Somatom Definition Flash BT

Calismada hasta ve fantom setlerinin goriintiilerini elde etmek i¢in Siemens
marka SOMATOM Definition Flash model BT cihazt kullanilmistir. X-151m1
kullanilarak viicudun incelenen bolgesinin kesitsel goriintiisiinii olusturmaya yonelik
radyolojik teshis yontemidir. Cihazin i¢inde es zamanli 360 derece donebilen X-151n1
tiipti ve dedektorler bulunmaktadir. Her 1s1nlama sonucunda dedektorler tarafindan
alinan sinyaller goriintiilere doniismektedir.

Diisiik doz uygulanarak elde edilen goriintiiler ortalama 10 saniye gibi kisa
sirelerde elde edilir. Imm - 5mm arasinda Kkesit gorintiileri alabilmektedir.
Calismamizda kullanilan fantom ve hastalarin BT goriintiileride 1mm kesit araliginda

alinmustr.

Sekil 3.6Siemens Flash BT



33

3.2. METOT

3.2.1. Monte Carlo ve Ray Tracing Algoritmalarimin Farkh Ortamlardaki Doz
Dagilimlarinin Hesaplama ve Olg¢lim ile Karsilastirilmasi

Farkl1 algoritmalarin doz hesaplamalarinin dogrulugunu arastirmak amaci ile
farkl1 fantom setlerine ( homojen, A ve B heterojen ) 1 mm kesit aralikli BT
cekimleri yapilmistir. Ardindan CK multiplan sisteminde bu setlere 20 mm, 30 mm
ve 40 mm'lik kolimatorler ve esmerkez optimizasyonu kullanilarak planlar
yapilmistir. Optimizasyon sonrasi ¢ikan '1sin' ve 'nod' degerleri ayn1 olacak sekilde
RAT ve MC algoritmalarinda hesaplamalar yapilmstir.

Calismada akciger lezyonlu hastalarin karsilastirilmasi yapilacagindan ve bu
planlarin olusumunda genel olarak 20mm, 30mm ve 40mm Kkolimatorler
kullanildigindan bu kolimatdrlerde ki 6lgiimler 6nem kazanmistir. Ayrica en kiiciik,
Smm ve en biiyiik, 60mm 'lik kolimatorlerde ki belirsizlik faktorlerinden dolay:
Olgiimlerde tercih edilmemistir.

Iki algoritmanin hesaplama degerleri arasindaki farki gérmek amaci ile MU
degerleri sabit tutulmustur. Plan hesaplamalari sonrasi merkezdeki referans doz
degerleri (cGy) her fantom set ve kolimatdr i¢in belirlenmistir.

Planlardan elde edilen doz degerleri ve bu planlar 1sinlanarak olgllen dozlar
karsilagtirilmistir. Isinlamalar ayni giin igerisinde yapilmistir. Cihaz mutlak doz
kalibrasyonu 6lciimler dncesinde kontrol edilmistir. Olgiimlerde PTW SemiFlex iyon

odas1 ve PTW Webline Elektrometre kullanilmistir.

3.2.1.1. Homojen Fantom

PTW Universal fantom ve RW3 kati1 fantomlar kullanilarak olusturulan bu
set, hava ortamindan bagimsiz olarak iki algoritmanin dogrulugunu karsilastirmak
icin secilmistir. Alt kisimda 7 cm Universal fantom kullanilarak iyon odasi kismina
(alt ylizeyden 6 cm yiikseklige ) SemiFlex iyon odasi yerlestirilmistir. Bu set
tizerinde 5 com RW3 kati fantom kullanilarak homojen fantom set
tamamlanmistir.(sekil.8)

Gunluk doz 6lcumu kontrol edildikten sonra fantom set 20 mm, 30 mm ve 40
mm'lik kolimatorler ile 1sinlanip nC cinsinden 6l¢iimler alinmistir. Kullanilan iyon
odasimin Npw , kg ve ortamin sicaklik-basing diizeltme faktorii ile okuma diizeltilip

doz degerlerine ulagilmistir.
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(2734 T) x 1013
293 x P

Sicaklik — Basing dizeltme FaktOri =

Olglilen doz degerleri ile planlardan gelen referans doz degerleri

karsilastirilip iki algoritma arasinda ki doz farklar1 incelenmistir.

DOZ = Okuma * KQ * ND,W* CT,p

> | 5 cm RW3 Kat1 Fantom

>| 7 cm Universal Fantom

Sekil 3.7 Homojen fantom

3.2.1.2. A Heterojen Fantom

A heterojen fantom setinde perifer akciger lezyonlar diisiiniilerek hava hacmi
yiiksek bir set olusturulmustur. 7 cm universal fantom iizerine 3 cm RW3 fantom ve
ara bolgeye 12 cm HU degeri hava degerine en yakin olacak sekilde kopiikten
olusturulmus RW3 fantom boyutunda (30x30 sz) set olusturulmustur. Son olarak 3
cm daha RW3 fantom kullanilarak set tamamlanmustir. (Sekil.9)

Olusturulan bu sete esmerkez optimizasyonu kullanilarak 20 mm, 30mm ve

40 mm'lik kolimatorler ile planlar yapilmistir. Olusturulan bu planlar MU degerleri
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esit tutularak RAT ve MC algoritmalart ile hesaplanmistir. MC'de hesaplamalar
%1'lik belirsizlik ile yapilmistir.

Hesaplanan planlar sonrasinda bir dnceki fantom setinde de yapildig gibi
iyon odasinin efektif Ol¢lim noktasinda oOlgiilen dozlar, her iki algoritma ile

hesaplanan referans doz degerleri (cGy) ile karsilagtirilmistir.

3cm RW3

Kat1 Fantom

12 cm Hava

Esdegeri Set

3cm RW3

Kat1 Fantom

7cmUniversal

Fantom

YT

Sekil 3.8 Heterojen fantom
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3.2.1.3. B Heterojen Fantom

B heterojen fantom seti merkez yerlesimli akciger lezyonlar1 igin
olusturulmustur. Alttan 5 cm universal fantom, iistten 6 cm RW3 fantom ile hava
esdegeri olusturulan set arasina 2 cm universal fantom yerlestirilmistir. (Sekil.10)

Bu sette diger setlerde oldugu gibi 20 mm, 30 mm ve 40 mm'lik kolimattrler
ile planlar yapilip RAT ve MC algoritmalarinda hesaplatilmistir. Her planda demet
ve nod sayilar1 degistirilmeden MU degerleri sabit tutulmustur. Ardindan referans
dozlar (cGy) hesaplanmis planlardan alinip, 1sinlamada alinan doz degerleri ile
karsilagtirilmistir. Isinlama esnasinda her kolimatér degisiminde doz kontroli

yapilmistir ve sicaklik-basing degisimindeki farklilik g6z oniinde bulundurulmustur.

> 6 cm RW3

Kat1 Fantom

AN

6 cm Hava

Y

Esdegeri Set

2 cm Universal

O

Fantom

6 cm Hava

Esdegeri Set

5 c¢m Universal

Fantom

Sekil 3.9 Heterojen fantom
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3.2.2. Hasta Planlarinda Algoritma Karsilastirilmasi

Calismada klinikte daha 6nce tedavi edilmis 10 hasta yer almistir. Hedef
yerlesimleri, RTOG 0236 referans alinarak*®, 5 santral ve 5 perifer yerlesimli hasta
kullanilmistir (Sekil.10-11).  Planlanan hedef hacimleri (PTV) 20 ile 80 cm®
araligindadir  (ort: 47.5 cm® ). Hesaplamalar her iki algoritmada aym grid
boyutlarinda yapilmistir. Hastalarda tercih edilen doz degerleri klinik protokoliinde
uygulanan 5x11 Gy ve 3x18 Gy, toplam 54 Gy ve 55Gy 'dir. Planlamalarda lezyonun
lokasyonuna bagli olarak 110 ile 250 arasinda 151n sayis1 kullanilmistir. Tedavilerde
kullanilan kolimatérler 15mm, 20mm, 25mm, 30mm, 35mm ve 40mm olarak

gozlemlenmistir.

Hesaplama yapilan planlar i¢in optimizasyon ayni tutulmus, RAT ve MC
algoritmalar ile hesaplamalar sonrasinda CI, HI, takip algoritmasi, normalizasyon
degeri, hedefin kapsanmasi kullanilan kolimator, 151n sayisi, toplam MU, lezyon

hacmi, lokasyonu ve sicak doz degerleri belirlenmistir.

Hastalara ait kritik organ dozlarinin karsilastirilmasinda ise maksimum spinal
kord dozu, kars1 akciger minimum, ortalama ve maksimum doz degerleri ve 1sinlanan
taraftaki akcigerin minimum, ortalama ve maksimum, Vs, V19 Ve Vo doz degerlerine

bakilmustir.



Sekil 3.10 Perifer yerlesimli lezyon

Sekil 3.11 Santral yerlesimli lezyon

38
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3.2.3. Monte Carlo Hesaplarinda Belirsizlik Parametresinin Doz Degisimine
Etkisi

Iki algoritma hesaplamalarmin birbiri ile karsilastirilmasindan énce Monte
Carlo algoritmasinin  belirsizlik parametresinin  doz dagilimlarina  etkisi
arastiritlmistir. MC algoritmas1 kendi iginde % 0.1 - % 4 belirsizlik araliginda
hesaplama yapabilmektedir. Belirsizligin artmasi, hesaplamada siirenin azalmasina
ve hesaplama dogrulugunun azalmasina neden olmaktadir.

Calismada yer alan hastalarin RAT ile hesaplanmis tedavi planlamalart hig
bir parametre degistirilmeden MC hesaplama algoritmasi ile tekrar hesaplanmistir.
Hesaplamalarda % 0.5'lik, % 1'lik ve % 2'lik belirsizlik degerleri kendi iginde
karsilastirilmistir. % 1'lik belirsizlik degeri kullanilarak yapilan hesaplamalarda RAT
algoritmasinda elde edilen hedefin kapsanmasi ile aymi olacak sekilde uygun
normalizasyon yapilmistir. Higbir parametre degistirilmeden % 0.5'lik ve % 2'lik
belirsizliklerle hesaplamalar tekrarlanmistir. % 1'lik belirsizlik degeri birgok klinikte
kullanilan deger oldugundan referans olarak alinmustir. !

Yapilan hesaplamalar sonunda farkli belirsizlikler ile hesaplanan planlar
icinde kritik dozlar, sicak dozlar, izodoz egrilerinin farkliliklar1 ve hesaplama

siirelerinin farkliliklar1 karsilastirilmistir.

3.2.4. Monte Carlo ve Ray Tracing Algoritmalarinin Karsilastirilmasi

Iki algoritmanm karsilastirilmast adiminda farkli iki ydntem izlenmistir.
Yontemlerin birincisinde, RAT algoritmas1 ile yapilan hesaplamadaki higbir
parametre degistirilmeden MC algoritmasinda % 1°lik belirsizlik ile tekrar hesaplama
yapilmistir.

Ikinci karsilastirma yonteminde ise %1°lik hesaplama yapilmasindan sonra,
RAT hesabinda elde edilen hedefin kapsanmasi ile ayni olacak sekilde uygun
normalizasyon yapilmistir.

Farkli iki karsilastirma yontemi se¢ilmesindeki amag su sekilde agiklanabilir:

Birinci karsilastirma yontemindeki gibi, hesaplamalar arasinda higbir
degisiklik olmaksizin karsilastirma yapilmasi durumunda, iki algoritmanin farki,
ozellikle akciger gibi heterojen ortam igeren durumlardaki hedefin kapsanmasinda

ortaya cikar.
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Ikinci karsilastirmada ise, kritik organlarin ve diisiik doz bdlgelerinin esit
kosullarda karsilastirilmasi i¢in hedeflerin kapsanmasi esitlenmistir.

Klinik karsilastirma igin, referans deger olarak % 1'lik belirsizlik degeri
secilmesinin nedeni hem hesaplama zamani hem de hesaplamanin dogrulugunun
optimum oldugu deger olarak kabul edilmesidir. Bu durum farkli klinik ¢alismalarda
belirtilmektedir. 3141

RAT ve MC algoritmalar1 ile hesaplamalar sonrasinda CI, HI, takip
algoritmasi, normalizasyon degeri, hedefin kapsanmasi, kullanilan kolimator, 1s1n
sayisi, toplam MU, lezyon hacmi, lokasyonu ve sicak doz degerleri belirlenmistir.
Hastalara ait kritik organ dozlarinin karsilagtirilmasinda ise maksimum spinal kord
dozu, kars1 akciger minimum, ortalama ve maksimum doz degerleri ve 1sinlanan
taraftaki akcigerin minimum, ortalama ve maksimum, Vs, Vg Ve Vo doz degerlerine

bakilmistir.

3.2.5. Hesaplama Algoritmalarinin Karsilastirilmasinda Istatiksel Calisma
Caligmada Ray Tracing ve Monte Carlo hesaplama algoritmalarinin
karsilastirilmasinda, spinal kord maksimum degerleri, 1sinlanan ve karsi taraftaki
akciger dozlar1 ve V5, V10 ve V20 dozlar, iki farkli degiskenin sayisal olarak
karsilastirildigt Wilcoxon testi kullanilmistir. MC algoritmasinda farkli belirsizlik
degerleri ile yapilan hesaplamalarin karsilastirilmasinda ise li¢ degisken oldugu icin
Friedman testi uygulanmistir. Fantom setlerde ise yiizdelik analiz testi uygulanmistir.
Testler "SPSS 21" istatiseksel analiz programi ile degerlendirilmis ve yapilan testler
sonucunda "p" degerlerine gore istatiksel anlamlilik degerlendirilmistir. Analiz

sonuglarinda "p", 0.05 degerinin altindaki degerler anlamli bulunmustur.
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4. BULGULAR

4.1. FARKLI FANTOM SETLERINDE MONTE CARLO VE RAY TRACING
ALGORITMLARININ DOZ DAGILIMLARININ HESAPLAMA VE
OLCUM ILE KARSILASTIRILMASI

Hesaplama algoritmalarin karsilagtirilmasinda kullanilan 3 farkli fantom
setinde ve 3 farkli kolimator ile yapilan Ol¢limlerde tablo.1 'deki sonuglara
ulagilmistir. RAT ref ve MC ref degerleri iki algoritma igin planlama sisteminde iyon
odas1 6l¢lim noktasinda hesaplanan doz degerleridir.

Olusturulan ilk fantom setinde tamamen homojen bir ortamda iki algoritma
arasindaki fark gozlemlenmistir. Homojen ortamlar kullanilarak ( hava etkisi
bulunmayan ) algoritmalar arasindaki net fark elde edilmeye calisilmistir. Bu sette
aliman degerlere gore RAT ile MC algoritmalari i¢in Ol¢iim sonuglart ile
hesaplamalar arasinda ortalama olarak yaklagik %2 fark g6zlenmistir. Hasta
planlamalarinda hesaplanan degerlerin dogruluguna yonelik yapilan hasta spesifik
kalite kontrollerde hesaplanan ve Olgiilen degerler arasindaki farkin %3 icerisinde
olmasi beklenir. Bu farkin kabul kriteri kliniklere ve farkli 1isinlama tekniklerine gore
degiskenlik gosterebilir.

Ikinci fantom setinde ise tek tarafli, tamamen hava etkisini gdzlemlemek
amaci ile 6l¢iimler alinmistir. Hava ve doku etkilesimlerine ek olarak geri sacilma
degerleri bu sette goz Oniinde bulundurulmustur. Alinan Sl¢iimler sonunda RAT
algoritmasi1 hesab1 6lclimden fazla, MC algoritmasi hesab1 ise 6l¢iim degerlerinin
altinda sonuglar vermistir. Bu farklar yaklasik olarak her iki algoritmada da % =3
olarak elde edilmistir.

Son sette ise, akcigerin ortasinda yerlesmis hedefi temsil eden bir ortam
olusturulmustur. 1ki algoritmanin hava dokusu igindeki davrams farkliliklari,
caligmada akciger lezyonlu hastalar karsilastirildigl i¢in onemlidir. Alinan 6lgiim
sonuglarinda RAT ve MC algoritmas: arasindaki en belirgin fark bu asamada
gozlenmistir. RAT algoritmasinda planlamalar sonucunda alinan referans degerlerin,
Olciim degerlerine gore biiyiik oldugu goriilmiistiir ( %8 ). MC algoritmasinda ise bu
setteki Olglim farkinin ortalama % 1,7 olarak bulunmasi havanin etkisinin

modellenmesinde iki algoritma arasindaki farki agik bir sekilde gdstermistir.
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tps
fark | olgulen rat mc
fantom set | rat ref | mc ref | mc/ref doz fark fark

/kolimator | (cGy) | (cGy) (%) (cGy) (%) (%)
1 20mm 634 616 2,9 638,9 | 1,008 | 1,037
1 30mm 613 602 1,8 620,6 | 1,012 | 1,031
1 40mm 564 550 2,5 5715 | 1,013 | 1,039
2 _20mm 639 602 5,8 618,3 | 0,968 | 1,027
2_30mm 616 579 6 5952 | 0,966 | 1,028
2_40mm 853 798 6,5 826,0 | 0,968 | 1,035
3 20mm 784 712 9.2 7256 | 0,926 | 1,019
3 30mm 1023 927 9.4 9419 | 0,921 | 1,016
3 40mm 950 858 9.7 870,9 | 0,917 | 1,015

Tablo 4.1 Fantom setlerinde MC ve RAT algoritmalarimin kargilagtiritlmasi

4.2. MONTE CARLO HESAPLARINDA BELIRSIZLiK PARAMETRESININ
DOZ DEGISIMINE ETKIiSi

4.2.1. Konformite Indeksi (Cl)

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta | 0,50% | 1% 2%
32,418 P/S 25 1 1,11 1,1 1,06
47,52 P 25 2 127 | 125 | 1,17
66,982 P 35 3 114 | 1,14 | 1,03
54,278 P 20-35 4 124 | 122 | 1,21
21,665 P 20 5 1,38 14 1,36
63,343 S 20-40 6 15 142 | 1,26
36,279 S 15-30 7 133 | 1,36 | 1,28
78,665 S 20-35 8 132 | 131 | 1,26
25,722 P 20 9 111 | 1,12 | 1,03
48,794 S 25 10 156 | 1,55 | 1,49

Tablo 4.2 Konformite Indeksi



4.2.2. Homojenite Indeksi (HI)
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HACIM(cc) | LOKASYON| KON(mm) | Hasta | 0,50% 1% 2%
32,418 P/S 25 1 1,3 1,3 1,3
47,52 P 25 2 1,33 1,33 1,33
66,982 P 35 3 1,3 1,3 1,3
54,278 P 20-35 4 1,33 1,33 1,33
21,665 P 20 5 1,49 1,49 1,49
63,343 S 20-40 6 1,16 1,16 1,16
36,279 S 15-30 7 1,28 1,28 1,28
78,665 S 20-35 8 1,33 1,33 1,33
25,722 P 20 9 1,3 1,3 1,3
48,794 S 25 10 1,61 1,61 1,61

Tablo 4.3 Homojenite Indeksi

4.2.3. Hedef Kapsanmasi

Klinik ¢aligmalarda ve bu ¢alismada kabul edilebilir hedef kapsam degeri, %
95 ‘'lik hedef hacmin (V95) recete edilen dozun tamami (D100) tarafindan

sariimasidir.™®  Calismamuzda bu deger g6z Oniinde bulundurularak planlar
yapilmustir.
HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) [ Hasta | 0,50% [ 1% 2%

32,418 P/S 25 1 96,3 95,1 89,8
47,52 P 25 2 100 99,8 98,8
66,982 P 35 3 98 97,9 85
54,278 P 20-35 4 97,9 97,3 96,4
21,665 P 20 5 94,9 95,5 93,4
63,343 S 20-40 6 98,4 96,9 83
36,279 S 15-30 7 94,1 95,1 90,3
78,665 S 20-35 8 95,6 95,4 93,8
25,722 P 20 9 98 98 88,9
48,794 S 25 10 95,2 95 93,8

Tablo 4.4 Hedef Sarimu



4.2.4. Sicak Nokta Doz Degerleri

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta | 0,50% 1% 2%
32,418 P/S 25 1 7727 7727 7727
47,52 P 25 2 7333 7333 7333
66,982 P 35 3 7147 7143 7143
54,278 P 20-35 4 7156 7200 7200
21,665 P 20 5 8090 8060 8060
63,343 S 20-40 6 6279 6279 6279
36,279 S 15-30 7 6923 6923 6923
78,665 S 20-35 8 7200 7200 7200
25,722 P 20 9 7143 7143 7143
48,794 S 25 10 8871 8871 8871

p=0,670
Tablo 4.5 Sicak Nokta Dozlar
4.2.5. Spinal Kord Doz Degerleri

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm)| Hasta | 0,50% 1% 2%
32,418 P/S 25 1 830 834,2 902
47,52 P 25 2 693 700,6 705
66,982 P 35 3 2100 2117 2105
54,278 P 20-35 4 1227 1218 1254
21,665 P 20 5 94,5 98 109
63,343 S 20-40 6 3513 3449 3340
36,279 S 15-30 7 5361,2 | 5364 5298
78,665 S 20-35 8 1196 1234 1195
25,722 P 20 9 580 604 580
48,794 S 25 10 12015 | 1212 1210

P=0.232

Tablo 4.6 Spinal Kord Dozlar1

44



4.2.6. Kars1 Akciger Doz Degerleri
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Minimum Ortalama Maksimum
Hasta | 0,50% 1% 2% 0,50% 1% 2% 0,50% 1% 2%
1 5,4 3,7 0,4 161,8 161 158 1199 1171 | 1266
2 8,1 54 2,4 174,5 173,3 170 2247.8 2231 | 2146
3 20,7 17,8 6,4 267 267 255 1651,8 1689 | 1670
4 6,2 5,3 2,4 56,4 55,5 53,6 1124,3 1119 | 1109
5 8,8 7 5,3 181,2 181,2 | 178,8 2383 2401 | 2454
6 13 9.4 1.7 484 479 465 3310 3329 | 3219
8 12.7 9.7 3.5 248 247 241.7 1955 1928 | 1931
9 7,7 6 1,5 182,5 182 176,5 1011 1004 | 1018
10 5,8 3,8 1,1 256 255 250 2609 2638 | 2601
P <0.001 P <0.001 P =0.895
Tablo 4.7 Kars1 Akciger Dozlari
4.2.7. Isinlanan Akciger Doz Degerleri
RAT ve MC hesaplama algoritmalarinin degerlendirmesinde 1sinlanan
akciger dozlarinin minimum, ortalama ve maksimum degerleri yaninda V5, V10 ve
V20 doz degerlerine bakilmistir. V5, 1sinlanan akcigerin 5 Gy alan hacmi, V10, 10
Gy alan hacmi ve V20, 20 Gy alan hacmi olarak tanimlanmustir.
Minimum Ortalama Maksimum
Hasta [ 0,50% | 1% 2% 0,50% 1% 2% 0,50% 1% 2%
1 37,4 31,5 17 1371 | 1364,5 | 1339 | 7727,3 | 7727,3 | 7669,6
2 24,5 21 10,8 912 905,6 887 7333,3 | 7307,3 | 7273,6
3 42 36,7 22,6 1514 1513 1445 | 6774,3 | 6832 | 6594,5
4 10,3 7,9 4,3 1125 1124 | 11176 | 7156 7200 7200
5 15,4 13,4 18,8 673,2 | 672,6 664 8090 8060 8060
6 21 14 1.5 957 947 918 6131 6143 6167
7 2,1 0,5 0,2 168,7 170 165 4068,5 | 4145 4164
8 38 33.5 24 830 826 809 6873 6809 6843
9 38,8 31 18 996,5 997 968 7080 7084 6937
10 5,7 2 0,3 707 704 689,4 7687 7676 7520
P =0.001 P <0.001 P =0.482

Tablo 4.8 Isinlanan Akciger Minimum, Ortalama ve Maksimum Dozlari




V5 V10 V20

Hasta 0,50% 1% 2% 0,50% 1% 2% 0,50% 1% 2%
1 60,4 60,3 60 46,3 46,2 45,6 22,6 22,5 22
2 47,5 47,3 46,5 24,3 24,1 23,7 12,2 12,1 11,7
3 70,4 70,4 69,1 52 52 50,8 24,7 24,7 23,4
4 46,8 46,7 46,7 33,7 33,5 33,4 18,7 18,5 18,5
5 35,1 35 35 19,8 18 18 7,6 8 8
6 47 47 46.7 32.7 32.5 31.6 17 16,7 16
7 11 11 11 4 4,2 4 0,5 0,5 0,5
8 55.5 55.2 54.5 27,8 27,5 27,9 7 7 6,8
9 61,9 61,9 60,6 29,9 29,9 28,9 11,9 11,9 11,4
10 48 48 48 20 19 19 6,2 6,1 6

p = 0.805 p = 0.745 p = 0.844
Tablo 4.9 Isinlanan Akciger V5, V10 ve V20 Dozlari
4.3. AYNI NORMALIZASYON DEGERINDE MONTE CARLO

VE RAY TRACING FARKLARI

4.3.1. Konformite indeksi

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 1,01 1,07
47,52 P 25 2 1,01 1,14
66,982 P 35 3 1,04 1,13
54,278 P 20-35 4 1,1 1,25
21,665 P 20 5 1,01 1,12
63,343 S 20-40 6 1,18 1,4
36,279 S 15-30 7 1,35 1,4
78,665 S 20-35 8 1,23 1,36
25,722 P 20 9 1,01 1,13
48,794 S 25 10 1,17 1,35

p = 0,005

Tablo 4.10 Konformite Indeksi




4.3.2. Homojenite Indeksi

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 1,2 1,2
47,52 P 25 2 1,2 1,2
66,982 P 35 3 1,25 1,25
54,278 P 20-35 4 1,27 1,27
21,665 P 20 5 1,27 1,27
63,343 S 20-40 6 1,11 1,11
36,279 S 15-30 7 1,3 1,3
78,665 S 20-35 8 1,3 1,3
25,722 P 20 9 1,27 1,27
48,794 S 25 10 1,41 1,41

p=0,317

4.3.3. Hedef Kapsanmasi

Tablo 4.11 Homojenite Indeksi

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 69,7 93,56
47,52 P 25 2 81,6 99,72
66,982 P 35 3 88,2 98,3
54,278 P 20-35 4 89,5 97,85
21,665 P 20 5 54,7 94,9
63,343 S 20-40 6 79,4 97,04
36,279 S 15-30 7 95,1 95,8
78,665 S 20-35 8 92,7 95,4
25,722 P 20 9 86,4 98,6
48,794 S 25 10 75,4 95,06

p = 0,005

Tablo 4.12 Hedef Sarimu
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4.3.4. Sicak Nokta Doz Degerleri

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 7168,7 | 7168,7
47,52 P 25 2 6626,5 | 6626,5
66,982 P 35 3 6875 6875
54,278 P 20-35 4 6835 | 68354
21,665 P 20 5 6835 6835
63,343 S 20-40 6 6000 6000
36,279 S 15-30 7 7013 7013
78,665 S 20-35 8 7013 7013
25,722 P 20 9 6962 6962
48,794 S 25 10 7746,5 | 7746,5

p=0,269

Tablo 4.13 Sicak Nokta Dozlar

4.3.5. Spinal Kord Doz Degerleri

Tablo 4.14 Spinal Kord Dozlar1

HACIM(cc) | LOKASYON [KON(mm)| Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 7739 | 7515
47,52 P 25 2 633 689,9
66,982 P 35 3 2037,6 | 2089,6
54,278 P 20-35 4 1157 | 1149,9
21,665 P 20 5 83 43,8
63,343 S 20-40 6 3326 3349
36,279 S 15-30 7 5360 5426
78,665 S 20-35 8 1185 1197
25,722 P 20 9 574 581,5
48,794 S 25 10 1050 1100

P =0.508




4.3.6. Kars1 Akciger Doz Degerleri

Minimum Ortalama Maksimum
Hasta MC RAT MC RAT MC RAT
1 3,4 7,11 | 149,3 | 131,45 | 1086,3 | 1056,9
2 4,9 13,1 | 156,6 | 144,45 | 2016,3 | 2089,12
3 17,1 117,6 | 256,7 | 430,43 | 16255 | 1792,63
4 3 17,13 | 42,2 | 132,07 | 1042,4 | 1237,44
5 5,9 9,6 153,6 | 136,84 | 2036 | 2060,49
6 8,8 64.8 460 496 3151 3707
8 9 44.2 238 262 1871 2078
9 5 17,6 | 1752 | 176,6 981 1075,4
10 3,6 59 220 430 2267 1458
P=0.011 P=0.011 P=0.173

Tablo 4.15 Kars1 Akciger Minimum, Ortalama ve Maksimum Dozlar1

4.3.7. Isinlanan Akciger Doz Degerleri

Minimum Ortalama Maksimum
Hasta | MC RAT MC RAT MC RAT
1 29,2 10,72 1266 | 122359 | 7168,7 | 7168,67
2 19 3,24 818,3 | 794,34 | 6603 | 6626,51
3 35,3 | 129,98 | 1457 | 2172,93 | 6576 | 6730,13
4 7,5 24,72 1067 | 1288,12 | 6835 | 6835,44
5 11,3 10,95 | 570,5 | 536,16 | 6835 | 6835,44
6 13 65.5 908 940 5843 5964
7 1 15,6 170 404,5 4143 4589
8 32.7 48.6 797 789 6568 6910
9 30,5 22,7 959 955 6789 6927
10 1,3 59 608 749 6602 7164
P=0.285 P=0.285 P =0.007

Tablo 4.16 Isinlanan Akciger Minimum, Ortalama ve Maksimum Dozlar1
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V5 V10 V20

Hasta | MC RAT MC RAT MC RAT
1 60,3 56,1 44 41,2 20,4 19,8
2 42,3 41,7 22,5 22,1 10,5 10
3 67 89,5 50,2 76,8 23,8 40,4
4 46,7 53,9 31,8 37,6 18 21,9
S) 31 28,7 15,5 14,6 6 6,2
6 46.2 45.5 31 31.6 15,5 16
7 11 29,5 S) 15 0,5 2
8 53 50.5 26 26,5 6,5 7,3
9 57 55 28 28 11,1 12
10 42 48,5 15,5 21,5 5 7,5

P =0.508 P=0.286 P=0.024

Tablo 4.17 Isinlanan Akciger V5, V10 ve V20 Dozlar1

4.4, AYNI HEDEF SARIM DEGERINDE MONTE CARLO VE RAY
TRACING FARKLARI

4.4.1. Konformite Indeksi

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 1,1 1,07
47,52 P 25 2 1,25 1,14
66,982 P 35 3 1,14 1,13
54,278 P 20-35 4 1,22 1,25
21,665 P 20 5 1,4 1,12
63,343 S 20-40 6 1,42 1,4
36,279 S 15-30 7 1,36 1,4
78,665 S 20-35 8 1,31 1,36
25,722 P 20 9 1,12 1,13
48,794 S 25 10 1,55 1,35

p=0,386

Tablo 4.18 Konformite Indeksi



4.4.2. Homojenite Indeksi

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 1,3 1,2
47,52 P 25 2 1,33 1,2
66,982 P 35 3 1,3 1,25
54,278 P 20-35 4 1,33 1,27
21,665 P 20 5 1,49 1,27
63,343 S 20-40 6 1,16 1,11
36,279 S 15-30 7 1,28 1,3
78,665 S 20-35 8 1,33 1,3
25,722 P 20 9 1,3 1,27
48,794 S 25 10 1,61 1,14

p = 0,007
Tablo 4.19 Homojenite Indeksi
4.4.3. Normalizasyon Degerleri

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 77 83
47,52 P 25 2 75 83
66,982 P 35 3 77 80
54,278 P 20-35 4 75 79
21,665 P 20 5 67 79
63,343 S 20-40 6 86 90
36,279 S 15-30 7 78 77
78,665 S 20-35 8 75 77
25,722 P 20 9 77 79
48,794 S 25 10 62 71

p = 0,001

Tablo 4.20 Normalizasyon
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4.4.4. Sicak Nokta Doz Degerleri

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 7727,3 | 7168,7
47,52 P 25 2 7333,3 | 6626,5
66,982 P 35 3 7143 6875
54,278 P 20-35 4 7200 | 6835,4
21,665 P 20 5 9060 | 6835,4
63,343 S 20-40 6 6279 6000
36,279 S 15-30 7 6923 7013
78,665 S 20-35 8 7200 7013
25,722 P 20 9 7143 6962
48,794 S 25 10 8871 | 77465

p = 0,007
Tablo 4.21 Sicak Nokta Dozlar
4.4.5. Spinal Kord Doz Degerleri

HACIM(cc) | LOKASYON | KON(mm) | Hasta MC RAT
32,418 P/S 25 1 834,2 751,5
47,52 P 25 2 700,6 | 689,9
66,982 P 35 3 2117 | 2089,6
54,278 P 20-35 4 1218 | 11499
21,665 P 20 5 98 43,8
63,343 S 20-40 6 3349 3349
36,279 S 15-30 7 5364 5426
78,665 S 20-35 8 1234 1197
25,722 P 20 9 604 581,5
48,794 S 25 10 1212 978

P =0.028

Tablo 4.22 Spinal Kord Dozlar1
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4.4.6. Kars1 Akciger Doz Degerleri

Minimum Ortalama Maksimum
Hasta MC RAT MC RAT MC RAT
1 3,7 7,1 161 131,5 1171 1056,9
2 54 3,1 173,3 1445 | 2231,4 | 2089,1
3 17,8 117,6 267 430,4 1689 1792,6
4 5,3 17,1 55,5 132,1 1119 1237,4
5 7 9,6 181,2 136,8 2401 2060,5
6 9.4 64.8 479 496 3329 3707
8 9.7 44.2 247 262 1928 2078
9 6 17,6 182 176,6 1004 1075,4
10 3,8 5,9 255 430 2638 1458
P=0.015 P=0.441 P =0.859

Tablo 4.23 Kars1 Akciger Minimum, Ortalama ve Maksimum Dozlari

4.4.7. Isitnlanan Akciger Doz Degerleri

Minimum Ortalama Maksimum

Hasta | MC RAT MC RAT MC RAT
1 31,5 10,72 | 1364,5 | 1223,59 | 7727,3 | 7168,67
2 21 3,24 905,6 | 794,34 | 7307,3 | 6626,51
3 36,7 | 129,98 1513 | 2172,93 | 6832 | 6730,13
4 7,9 24,72 1124 | 1288,12 | 7200 | 6835,44
5 13,4 10,95 672,6 | 536,16 | 8060 | 6835,44
6 14 65.5 947 940 6143 5964
7 0,5 15,6 170 404,5 4145 4589
8 33.5 48.6 826 789 6809 6910
9 31 22,7 997 955 7084 6927
10 2 5,9 704 749 7676 7164

P =0.386 P=0.721 P =0.037

Tablo 4.24 Tsinlanan Akciger Minimum, Ortalama ve Maksimum Dozlari
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V5 V10 V20
Hasta [ MC RAT MC RAT MC RAT
1 60,3 56,12 46,2 41,22 22,5 19,8
2 47,3 41,67 24,1 22,08 12,1 10
3 70,4 89,46 52 76,84 24,7 40,43
4 46,7 53,92 33,5 37,56 18,5 21,86
S) 35 28,72 18 14,56 8 6,16
6 47 45.5 32.5 31.6 16,7 16
7 11 29,5 4,2 15 0,5 2
8 55.2 50.2 27,5 26,5 7 7,3
9 61,9 55 29,9 28 11,9 12
10 48 48,5 19 21,5 6,1 7,5
P =0.838 P=0.799 P=0.721

Tablo 4.25 Isinlanan Akciger V5, V10 ve V20 Dozlar1

4.5. TEDAVI SURELERININ KARSILASTIRILMASI
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Hasta 0,50% 1% 2% RAT
1 45149 44953 44093 39163
2 42037 41770,6 40931 35121
3 50877 50877 48609 49027
4 59448 59448 59078 56090
5 57718 57718 57121 45136
6 47414 47414 45921 53800
7 85991 86747 84646 89554
8 47838 47692 46498 46071
9 68794 68863 66700 66110
10 56845 56659 55604 46753

"MC (%1) - RAT" p = 0,037

Tablo 4.26 Monitdr Unit

RAT ve MC algoritmalar1 arasindaki en belirgin farklardan biri de tedavi

siireleridir. Klinikte yapilan planlanmalar sonucunda ¢ikan Monitor Unit (MU)

degeri bize tedavi siiresi hakkinda bilgi vermektedir. RAT algoritmas: kullanilarak

yapilan planlarda ortalama MU degeri 52682 olarak goriiliir iken, MC algoritmasi
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%1’lik belirsizlik degeri ile yapilan planlarda bu deger 56214 olarak goriilmiistiir.
Ayrica MC algoritmast kullanilarak yapilan farkli belirsizlik degerlerindeki
hesaplamalarda belirsizlik degeri arttikca hesaplama siiresinin azaldig1 gorilmiistiir.
MC ve RAT algoritmalariyla yapilan planlamalarda MC algortimasinda %1°lik
belirsizlik degeri ile RAT algortimasinin hesaplama siireleri optimum degerde ayni

goriilmiistiir. Tki algoritma arasindaki MU degerleri tablo.26 'daki gibi belirtilmistir.
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5. TARTISMA

Caligmada Ray Tracing ve Monte Carlo hesaplama algoritmalarinin
karsilastirilmast amaci ile farkli parametreler kontrol edilmis ve dlglimler alinmistir.
MC algoritmasi ile hesaplanan tedavi siiresi ve izodoz egrilerinin dogrulugu, gesitli
fantom setler ile kontrol edilmistir. Olusturulan 3 fantom seti farkli yapilar
icerdiginden, homojen ortamlara ek olarak iki hesaplama algoritmasimnin ozellikle
akciger vakalar1 i¢in kullanim1 aragtirilmasgtir.

Homojen fantom set (sekil.3.8) tamamen algoritma hesaplamalarinin
dogrulugu hakkinda bilgiler sunmustur. Ciinkii algoritmalarin olusturulmasi igin
alinan olgtimler homojen ortamda gergeklestirilir. RAT i¢in hesaplanan ve 6lciilen
dozlar arasindaki fark ortalama % 1.1 dir. Ayn1 fark MC algoritmasi igin ortalama %
3.6'dir. MC algoritmasinin kurulumunda Gaussian hedef boyutu, enerji ve kolimator
duzeltme faktorleri ve belirsizlik gibi parametreler i¢in farkli degerler segilerek
algoritma hesaplatilir.  Bunun sonucunda algoritmanin kurulumu i¢in alinan
Olcimlerin, tedavi planlama sistemince olusturulmus referans derin doz ve profil
egrileri ile optimum diizeyde eslesmesi hedeflenir. Bu eslestirme her kolimator igin
farkli derinliklerde tekrarlanir. Bir algoritmanin tedavi planlama sistemine
yuklenmesinden sonraki kontrol stirecinde hem algoritma kurulum olgumlerinin
yapildigi referans geometrilerde hem de rastgele hasta planlamalarinda hesaplanan
dozlar 6l¢timlerle karsilastirilir. Genel olarak referans geometrilerdeki tek alan iceren
sartlar i¢in farklarin %1 in altinda olmasi, ¢ok alanli gergek tedavileri simule eden
durumlarda ise klinikten klinige %3 ile %5 altinda olmasi beklenir?®, Kabul
kriterinin referans ile ger¢ek durum arasindaki farkinin nedeni referans durum igin
basit ve homojen, gercek durum igin heterojen ve kompleks doz dagilimi
olusmasidir. Bu galismada hasta tedavisine benzer planlama sartlarinda homojen
ortamda, RAT ile MC algoritmalari i¢in hesaplamalar arasindaki ortalama fark % 2
‘dir. J. Fabien ve arkadaslarinin yaptigi ¢alismada, MC ve RAT algortimalarinin
homojen fantom set Gizerinden karsilastirilmasinda gortinen % 2'lik fark ¢alismada ki
yapilan uygulamanin dogrulugunu desteklemektedir f21]

A heterojen fantom setinde (sekil.3.9) ise algoritmanin hava dokusu igindeki

davranist simule edilmistir. Farkli tedavi planlama sistemlerinin kullandigi
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algoritmalar icin gelen 1sin demetinin hava ortamindaki etkilesimlerinin
modellenmesi farkliliklar gostermektedir. Bunun nedeni ¢ogunlukla yiiksek enerjili
fotonlarin, elektron yogunlugu diisiik hava igerisindeki lateral saciliminin etkisinin
dogru bir sekilde hesaplanamamasidir. Her iki algoritma da bu fantom setinde
ortalama % =3 fark olusturmustur. Farklar MC algoritmasinda 6lgiimden az, RAT
icin ise fazladir. MC algoritmasinda olusan farklar homojen ortam degerleriyle
benzerken, RAT algoritmasinda homojen fantom setinde elde edilen farklardan daha
yiiksek degerler elde edilmistir. Bu durum RAT algoritmasinin havanin
modellenmesinde, MC'ye goére hatali sonu¢ verdigini gosterir. P. Edimo ve
arkadasalrinin, MC modellenmesinde fantomlar ile yaptigi ¢alismada benzer
sonuglara ulasilmig ve MC ile RAT algoritmalar1 arasindaki fark % *2.4 olarak
gozlemlenmistir [

Olusturulan son sette, B heterojen fantom setinde (sekil.3.10), algoritmalarin
tamamen hava ortaminda ki davraniglart gozlemlenmistir. Calismanin klinik
kisminda tartisilan, akciger lezyonlu hastalardaki, dozun dogru modellenmesini
arastirmak amagli olusturulan bu set diisik yogunluklu ortamlarda algoritmalar
arasindaki farki ortaya koymustur. RAT algoritmasinda planlamalar sonucunda
alman referans degerlerin, ol¢iim degerlerine gore ortalama % 8 biiyiik oldugu
goriilmiis, MC algoritmasinda ise bu setteki dl¢lim farkinin ortalama % 1,7 olarak
bulunmasi bize hava dokusu i¢inde iki algoritma arasindaki hesaplama farkini ortaya
koymustur. RAT hesaplamalarinda 6l¢iime gore biiyiik degerlere ulasilma nedeni,
akcigerin icerdigi havanin diizgiin modellenmedigi varsayilip, yerine sanki yumusak
doku varmis gibi, daha fazla sagilma dikkate alinip dozun artmasidir.

Genel olarak fantom iizerinde yapilan Kkarsilastirmalar incelendiginde
homojen ortamlarda, hesaplama ile 6lcim dozlarinda arasindaki uyumluluk RAT
algoritmasinda daha fazladir (tablo 4.1). MC algoritmasi ise Ozellikle akciger
etkisinin fazla oldugu durumlarda daha yakin 6lgiilen ve hesaplanan degerler ortaya
koymustur. Hem RAT hem de MC i¢in algoritmalarin hesaplamalar ve ol¢iimler
arasindaki farklarinda, algoritma olusturma siirecinde segilen fiziksel parametreler
gibi, hem kurulum o&lglimleri hem de c¢alismada kullanilan 6l¢iim sistemlerinden
kaynakl1 belirsizlikler de diger bir sebeptir. CK cihazinda tedavi planlama sisteminin

[22]

kurulum siirecinde diyot kullanimi Onerilmektedir . Kullanilan kolimatorlerin
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kiiciik alan o6zelligi tagimasi nedeniyle biiyiikliik ve fiziksel 6zellikler agisindan
dedektor secimi cok 6nemlidir 8. Benzer sekilde calismadaki dlciimlerde dedektor
kaynakl1 belirsizlikleri minize etmek i¢in ¢ok kiiciik kolimatorler kullanilmamastir.
Ayrica planlamalar tek izomerkezli secilmistir. Mutlak doz 6l¢timii igin kullanilan
fantom 0.125cc’lik iyon odasi i¢in uygun bosluk igermesi nedeniyle ¢aligmada bu
dedektor kullanilmistir. Ancak cihazin farkli yonlerden 151 vermesine bagli olarak,
yon bagimlilig: etkisi bulunan farklarda sebep olabilir.

MC algoritmasinin yiiksek ¢6zuniirliikte hesaplama asamasinda % 0.1 ile % 4
arasinda degisen belirsizlik parametresi kullanilir. Bunun sifira yaklasmasi
durumunda doz dagilimi hesabinda kullanilacak olan modelleme bilesenlerinin sayisi
maksimum diizeyde tutulur. Buna bagli olarak teoriye en yakin ancak siiresi en uzun
sonuca ulasilir. % 4’e yaklastikca hesaplama siiresi kisalir ve dogruluk azalir [19]
Calismada bu belirsizlik parametresinin etkisi arastirilmasinda, planlamalar arasinda
hicbir parametre degistirilmeden % 0,5°lik, % 1'lik ve % 2'lik belirsizlik degerinde
hesaplamalar yapilmustir. Ilk olarak CI degerindeki farklar % 0,5'lik ve % 1'lik
belirsizlik degerlerinde ortalama % 1,3 olarak hesaplanmistir. % 2'lik belirsizlik i¢in
hesaplanan CI ise % 1,2 olarak goriilmiistiir. HI degerleri ti¢ belirsizlik degerinde de
ayni sonucu vermistir (% 1,33). Hedef kapsanmasi, beklendigi gibi % 0,5°lik
belirsizlik degeri perifer ve santral lezyonlarda en yiiksek degerlerde gozlenmistir.
Perifer yerlesimli lezyonlarda, %2 lik belirsizlik ile yapilan hesaplamalarda hedefin
kapsanmasi degeri ortalama % 7 oraninda azalma gostermistir. Sicak nokta doz
karsilastirmalart her {i¢ belirsizlik degerinde de ayni goriilmiistiir. Spinal kord
maksimum dozlari, santral bolgedeki lezyonlarda % 2'lik belirsizlik degerinde en
diisiik degeri verirken, perifer bolgede ise yiiksek degerlerde gozlemlenmistir. Karsi
akciger dozlarinda belirsizlik arttikga minimum ve ortalama dozlarda anlamli bir
diisiis gozlemlenmistir. Isinlanan akciger dozlarinda, karsi akcigerde oldugu gibi
minimum ve ortalama akciger dozlarinda anlamli bir azalma gdzlemlenmistir.
Maksimum 1sinlanan doz degerine bakildiginda ise, 3 belirsizlik degeri iginde %
1'lik belirsizlik degeri ortalama bir doz degeri verdigi goriilmistiir. Isinlanan
akcigerde V5, V10 ve V20 degerlerine bakildiginda 3 belirsizlik degerinde de
ortalama ayni degerler oldugu gozlenmistir (48,4 + 0,01). Genel olarak dzetlenecek

olursa, nokta dozlarin karsilastirmasinda belirsizlik parametresinin etkisi azdir.
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Referans recete dozunun %20-110 araligindaki doz bdlgelerinde belirsizlik
parametresine bagli DVH te farklar goriilmiistiir. Ayrica belirsizlik parametresinin
etkisi hedeflerin akcigerlerdeki perifer ve santral yerlesimlerine gore farklilik
gostermektedir. Hedefin santral yerlesimli oldugu vakalarda etki fazladir. Belirsizlik
seciminin en belirgin fark yarattigi parametre hesaplama suresidir. Belirsizlik
degerinin artmasi ile birlikte hesaplama siiresi belirgin azalmistir. % 2 belirsizlik
degerinde hesaplamalar ortalama 15-20 dakika arasinda degisirken, % 1 'de 1 saat ve
% 0,5'lik belirsizlik degerinde 2,5-3 saat araliginda oldugu gézlemlenmistir. P. J.
Keall ve J. V. Siebers' in ¢alismasinda MC algoritmasindaki farkli belirsizlik
degerlerindeki hesaplama siirelerinin ¢alismada ki hesaplama siirelerine yakin
degerler oldugu gozlenmistir. Bu calisamada % 1'lik belirsizlik degeri ile
hesaplamanin yapilmasi 6nerilmistir [,

Calismada RAT ile MC hesaplama algoritmalari iki  sekilde
degerlendirilmistir. Ilk olarak normalizasyon degerleri her iki algoritmada aym
tutularak hig bir parametre degistirilmeden karsilastirilmistir. ikinci yontemde, hedef
kapsanmasi ayni tutularak karsilastirmalar yapilmistir. Referans plan olarak RAT
secilip higbir parametre degistirilmeksizin MC ile hesaplama yapildiginda belirgin
farklar gozlenmistir. CI degerlerine bakildiginda, MC ortalama 1,11, RAT ise 1,23
degerlerine sahiptir. Bu bize hem santral hem de perifer bélgede MC algoritmasinin
ideale daha yakin bir deger verdigini gostermektedir. HI degerlerine bakildiginda
sonuglarin ayni oldugu gozlenmistir. Hedefin kapsanmasi kriteri bu karsilastirmada
algoritmalar arasindaki farki agikc¢a ortaya koymustur. MC hesaplamasi sonrasinda,
RAT icin kabul edilebilir duzeyde olan hedefin kapsanmasi anlamli olarak azalmustir.
Hedefin kapsanmasi agisindan iki algoritmanin farkini daha belirgin anlamak igin
hedef lokasyonuna gore gruplama yapildiginda perifer yerlesimde beklenen fark
gozlemlenebilir. Perifer yerlesimli hedef alt grubunda algoritmalar arasinda ortalama
% 14 'lik bir hedef kapsam farki vardir. Klinik olarak RAT algoritmasinin 54 Gy
tanimlanan dozun MC'deki karsiligi 46.5 Gy oldugu bildirilmistir 3] Ayrica bu
karsilastirmada hava hacminin etkisi belirgin sekilde gézlenmektedir. Ornegin, bu
etkiyi gordiiglimiiz 1 numarali hastada RAT algoritmasinda verilmek istenen doz %
93.56 ile hedefi sararken MC 'da bu durum % 69.7 olarak gbzlemlenmistir. Bu

durumda lezyon ne kadar ¢ok hava hacminin i¢inde yer alirsa, MC hedef sarim
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degerinin aynm1 oranda distigi goriilmektedir. Fantomda elde edilen Olgim
sonuclariyla benzer sekilde, RAT 06zellikle akcigerde perifer yerlesimli hedeflerde,
diizglin modelleme yapamadigindan hedefin kapsanmasinda daha iyimser sonuglar
vermistir. Sicak nokta doz degerlerinde ise farkli algoritma ile hesaplanan planlar
arasinda degisim olmadigr gozlemlenmistir. Spinal kord dozlarima bakildiginda
santral yerlesimli hastalarda, RAT algoritmasinda anlamli bir fark bulunmamistir. Bu
farkin nedeni spinal kord dozlarimin planlamalar da ¢ok diisiik olmasidir. Karsi
akciger dozlarinda iki algoritma arasindaki belirgin fark minimum doz degerlerinde
olmustur. Ortalama ve maksimum karst akciger dozlarinda anlamli bir fark
goriilmemistir. Isinlanan akciger dozlar1 arasindaki farklarda ortalama ve minimum
doz degerlerindeki farklar diizensizdir ve istatistiksel olarak anlamsizdir. Isinlanan
akcigerdeki anlamli farklar maksimum doz degerinde goriimistiir. Ortalama dozlar
arasindaki farklarin anlamsiz olma nedeni olarak hedeflerin akcigere gore ¢ok kiiciik
hacimli olmasina bagl olarak diisiik akciger dozlar1 olugsmasi gosterilebilir.

RAT ve MC hesaplama algoritmalarinin calismada karsilastirildigi diger
yOntem, ayni hedef kapsam degerindeki degerlendirmedir. MC algoritmasinda, RAT
ile ayn1 hedef kapsanma degerine ulasmak i¢in normalizasyon degeri ortalama % 5
azalmistir. CI degerleri karsilastirildiginda, MC algoritmasinda ortalama 1,29 iken,
RAT algoritmasinda bu deger 1,23 olarak goriilmiistiir. HI degerlerine bakildiginda,
MC algoritmasinin, RAT algoritmasina goére ortalama % 8 daha fazla oldugu
gozlemlenmistir. Sicak nokta doz degerleri homojenite indeks degerinde de
goriildiigli gibi MC algoritmasinda ortalama % 8 daha fazladir. Spinal kord
maksimum dozlarinda MC algoritmasinin, RAT algoritmasina gore anlamli olarak
arttig1 goriilmistiir. Karsi akciger dozlarina sadece minimum degerlerde anlamli bir
fark goriilmiistiir. Isinalanan akciger dozlarinda ise anlamli fark maksimum dozlarda
goriilmiustiir. Akcigerler agisindan farklarin anlamsizligt bir 6nceki karsilagtirmada
belirtildigi gibi SBRT tedavilerindeki kiiciik hedef hacmidir. Ancak hedef
kapsanmasini esitleme amagli olarak yapilan normalizasyon sonucunda hedef
icindeki sicak doz degerleri artmistir. Ek olarak CI degeri ylikselmistir. Bu durumda,
eger planlama en basinda sadece MC ile yapilirsa farkli sonuglar elde edilebilir.

RAT ve MC hesaplama algoritmalarin karsilastiriimasinda ve klinikte

uygulanmasinda en 6nemli parametrelerden biride hesaplama ve tedavi siireleridir.
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Hesaplanan MU degerlerine gore tedavi siirelerinin karsilastirilmasi, ¢calismamizda
degerlendirilmistir. Buna gére RAT algoritmasinda ortalama MU degeri 52682 iken,
MC 9% 1'lik belirsizlik ile hesaplanan ortalama MU degeri 56214 olarak goriilmiistiir.
Iki algoritmanin tedavi sUresi Karsilastinlmasinda, MC algoritmasi, RAT
algoritmasimna gore % 6.3 daha uzun sitirmektedir. Tedavi siiresi degerleri
karsilastirildiginda, aradaki fark fazla gorilmese de, hesaplama sirelerindeki fark
algoritmalar arasindaki se¢im i¢in bir kriter olabilir. Burada MC algoritmasinin hangi
belirsizlik degerinde hesaplatilacagi onem kazanmaktadir. %1°lik MC ile RAT
hesaplama sureleri arasindaki fark ortalama % 2 kadardur.

Belirsizlik degeri arttikca hesaplama siiresinin azalacagindan fakat
hesaplamanin dogrulugunun da aynm oranda azalacagl unutulmamalidir. Bu
calismaya gore MC algoritmasinin % 0,5'lik ve % 1'lik belirsizlik degerleri ile
hesaplandiginda bir ¢ok parametrede sonuglarin yakin oldugu goézlemlenmistir.
Vincent W.C. Wu, Kwok-wah Tam ve Shun-ming Tong'un yaptig: kiigiik hiicre dis1
akciger kanseri hastalarindaki ¢alismalarda da, MC algoritmasinda % 1'lik belirsizlik
degerinin klinikte RAT algoritmasina en yakin hesaplama degeri oldugu

bulunmustur, 3
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6. SONUC

Hem RAT hem de MC algoritmalari klinikte planlama amagli kullanilabilir.
Ancak her iki algoritma da izodoz dagilimlarinin dogrulugu, ozellikle akciger
yerlesimli hedeflerdeki doz dagilimi, hesaplama ve tedavi siireleri gibi kriterler
acisindan avantaj ve dezavantajlar icerir. Hesaplama suresi MC algoritmasinda
onemli bir parametre oldugundan dolay1, hesaplama yapilirken belirsizlik degerinin
yapilan ¢alisma sonucunda % 1 secilmesi bize avantaj saglamaktadir. Homojen
ortamda yapilan hesaplamalarin iki algoritma arasinda fark yaratmadigi, fakat
heterojen ortamlarda o6zellikle akciger lezyonlarinda, akciger dozlarinda goriilen
farklar nedeni ile MC algoritmasinin kullanilmasi ve RAT algortimast ile
karsilagtirilip en uygun tedavinin uygulanmasina dikkat edilmelidir. Yapilacak tedavi
planlamasinda lezyonun bulundugu boélge ve hacmi goz Oniinde bulundurularak
hesaplama  algoritmasinin  se¢imi  yapilmalidir. Eger hesaplamada MC
kullanilmiyorsa bu fark 6zellikle perifer yerlesimlerde dikkate alinmalidir. CK tedavi
planlamasinda kullanilan Monte Carlo ve Ray Tracing hesaplama algoritmalari
karsilastirildiginda kritik nokta, hedefe verilmek istenen regete dozlarinda hesaplama

algoritmalar1 arasinda olusan farktir.
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