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OZET

Lineer hizlandiricilardan diizlestirici filtrenin kaldirilmasi, doz hizint arttirirken
periferik dozu azaltir. Bu ¢alismada Truebeam-STx linakta tedavi edilen 10 prostat
kanserli hasta icin 10 MV enerjideki, diizlestirici filtrenin uygulandig1 (FF) ve
uygulanmadig1 (FFF) yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) planlar1 incelenmistir.
Hedef hacimler PTV; (prostat), PTV, (seminal vezikiil); risk altindaki organlar
rektum ve mesanedir. FF ve FFF planlardan elde edilen doz dagilimlar1 hedef ve
saglikli dokular i¢in Kkarsilastirilmistir. Bunun yaninda diizlestirici filtrenin
kullanilmamasinin; IMRT planlarindaki MU degerine, PTV; i¢in doz homojenitesi
ve konformalitesine etkisi arastirilmistir. PTV; ve PTV, hedef hacimleri igerisindeki
sicak doz noktas1 FFF i¢in FF’e gore anlamli olarak fazla idi (PTV; i¢in p=0.031,
PTV,i¢in p=0.00); ancak her iki hacim i¢in fark %1 ile siirli idi. Ayn1 sekilde sicak
doz noktasi risk altindaki organlar i¢in FFF planlarda FF goére artmistir. Rektum ve
hedefin icermedigi rektum hacimlerindeki sicak doz nokta farki %1’ dir (p=0.009,
p=0.008). Mesane hacmi i¢in sicak doz noktasi FFF planlarda FF’ e gore anlamli
olmamakla beraber %4.31 artmistir (p=0.301). Hedefi igermeyen mesane hacmi igin
de sicak doz noktasi FFF planlarda anlamli olarak %0.8 fazladir (p=0.00). Doz
homojenitesi FFF planlarda anlamli olmamakla beraber %35 oraninda daha iyidir
(p=0.815). Doz konformalitesi FF uygulanan planlarda anlamli olarak %6.84 daha
basarilidir (p=0.001). MU degeri FFF igin FF’ e gore anlamli olarak %20 artmistir
(p=0.00). Sonug olarak; FF planlarda daha iyi doz sarimi ve OAR korumasi FFF
planlara gore daha az MU degeriyle basarilmistir.

IMRT, Prostat Kanseri, Truebeam-STx, FFF, FF



SUMMARY

Comparison of Flattening Filter Applied and Not Applied Intensity Modulated
Radiation Therapy Plans in Prostate Cancer. Removing flattening filter (FF)
from linac cause increasing dose rate while decreasing peripheral dose. This study
investigate FF applied and not applied (FFF) Intensity-Modulated Radiation Therapy
(IMRT) plans, in patients with prostate cancer receiving radiotherapy using 10MV,
Truebeam-STx linac. Target volumes were PTV; (prostate), PTV, (seminal vesicle);
organ at risk (OAR) were rectum and bladder. Dose distribution’s obtained from FF
and FFF for targets and OAR were compared. Furthermore, effect of FFF on MU,
homogeneity and conformality for PTV; examined. Hot spot dose within PTV; and
PTV, targets were significantly greater for FFF in comparison to FF (p=0.031 for
PTV1, p=0.00 for PTV;); however, differences for both volumes were limited to 1%.
Likewise hot spot dose for OAR was significantly greater for FFF then FF. There
were 1% difference for both rectum volume within target and rectum volume not
included by target (p=0.009, p=0.008). Hot spot dose was 4.31% higher for FFF then
FF for bladder included by target, but difference was not significant (p=0.301). Hot
spot dose in FFF was significantly higher in bladder volume not included by target
(p=0.00), but difference was 0.8%. Homogeneity was better for FFF then FF;
however the difference was 5% and not significant (p=0.815). Dose conformality
was significantly more successful for FF then FFF (p=0.001), difference was 6.84%.
MU values 20% higher for FFF in comparison to FF and significant (p=0.00).
Results of this study suggest that better conformality and OAR protection were
achieved in FF plans then FFF using less MU values.

IMRT, Prostate Cancer, Truebeam-STx, FFF, FF
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1. GIRIS ve AMAC

Kanser tanis1 alan hastalarin % 60’ inda tedavinin bir pargasi olarak veya tek
bagina uygulanan Radyoterapi (RT), iyonlastirici radyasyon kullanarak kanser

hiicrelerinin ¢ogalmasinin engellenmesi yada yok edilmesi yoluyla etkili olur.(1)

Radyoterapi planlamasinda temel amag, hedef voliime gerekli dozu verirken,
¢evre saglam dokularin radyasyona maruz kalmasini en aza indirmektir. Bu sayede
timor kontroliiniin saglanmasi, yagam siiresinin uzatilmasi yaninda hayat kalitesinin

etkilenmemesi de saglanir (1).

Son yillarda RT teknigindeki gelismeler, bu amaci gergeklestirmek igin ii¢
boyutlu konformal radyoterapi tekniginin gelismis bir yontemi olan Yogunluk Ayarli
Radyoterapi (IMRT) yaygin olarak kullanilmaktadir. Bu yontemle tiimoriin yerlesimi
ve yayilimi ne sekilde olursa olsun, 6rnegin konkav sekillerde bile hedef voliimii
konforme eden doz dagilimlar1 olusturulabilmekte ve hedef hacime istenilen doz

verilirken etrafindaki saglam dokular korunabilmektedir (2).

Elde edilen doz dagilimini homojenlestirmek amaciyla doz profilini
diizlestirmek i¢in lineer hizlandiricilarda diizlestirici filtre (FF) kullanilmaktaydi. Bu
filtreler genellikle yiiksek atom numarali malzemeden yapilir ve konik bir sekle
sahiptir (24).

Bu c¢aligmada prostat kanserli hastalarda, IMRT planlamalarinda diizlestirici
filtrenin kullanildig1 (FF) ve kullanilmadig1 (FFF) durumlarda, hedef voliimlerde ve
OAR’ da olusan doz dagilimlar1 karsilastirilmistir.



2. GENEL BiLGILER

2.1. Prostatin Anatomisi

Prostat bezi mesanenin tabani ile tiro- genital diafram arasinda erkek tiretrasini
sarar. Onden symphysis pubise puboprostatik bag ile baglanmis ve arkada
rektumdan; yukarida peritona ve asagida {iro- genitel diaframa bagli olan
Denonvillier fasyasi (retrovesikal septum) ile ayrilir. Seminal vezikiiller ve vas
deferens, bezin posterio-superior yiiziinii delerek gegerler ve verumontanumdan

liretraya girerler.

Prostat; 6n, arka ve iki yan loba bdliiniir. Bezin tiim arka yiizeyi boyunca uzanan

arka lob, rektal muayenede hissedilir. (1)

REKTUM
MES ANE SEMINAL VEZIKUL
PROSTAT ANUS

SKROTUM

Sekil 2.1. Prostatin Anatomik Yerlesimi



2.2. Prostat Kanseri

Prostat kanseri, erkeklerde akciger kanserinden sonra en sik goriilen kanser
tiirlerinden biri olmustur, mortalitesi en yiiksek (akciger ve kolorektal kanserlerden
sonra 3. sirada) kanserlerden biridir. Tan1 sirasinda ortalama yag 72'dir; fakat takip ve
tarama yoOntemlerinin gelismesi ile daha gen¢ vyaslarda teshis edilmeye
baslanmaktadir. “American Cancer Society” (ACS) 50 yasindan sonra senelik kan
PSA ve prostat muayenesi Onermektedir. Prostat kanseri insidansi yagla birlikte
artmaktadir. Erkeklerde 39 yasin altinda prostat kanseri gelisme orani 1/ 10.000 iken,
40 ile 59 yaglar1 arasinda bu oran 1/ 103, 60 ile 79 yaslar1 aras1 ise 1/ 8 dir. Otopsi
calismalarinda yas1 50°nin iizerinde olan erkeklerin yaklasik %30’ unda, yas1 80’ in
tizerinde olan erkeklerin % 60- 70’ inde prostat kanseri tespit edilirken, yasam

boyunca erkeklerin % 10’ unda prostat kanseri gelismektedir. ( 12, 13)

Prostat kanserinin meydana gelmesine neden olan faktdrler kesin bir sekilde
belirlenememekle beraber prostat kanserinin olusumunda etkili olan bazi risk
faktorleri tamimlanmustir. Bu faktorleri kalitim, yas, 1rk, diyet ve kimyasal maddeler

olarak siralamak mimkindiir.

Genel olarak biyolojik karakteri nedeni ile yavas ilerleyen bir hastalik
oldugundan prostat kanseri ge¢ klinik belirti vermektedir. Hastalik ilerleyince
belirtileri gézlenmeye baslanmaktadir. Hastalarin %75’ inde zor idrar yapma sikayeti
bulunmaktadir. Ileri evre prostat kanserlerinin belirtileri biiyiiyen prostat bezinin

iiretrada yaptig1 darliktan kaynaklanmaktadir. Belirtileri:
- Sik idrara ¢ikma,
- Idrar yaparken zorlanma,
- Gece idrara sik ¢ikma,
- Idrarm kalibrasyonunda azalma,

- Idrarda bazen kan gériilmesi.



Bazen ilk belirti, timoriin uzak organlara yayilimi ile ilgili olarak, karnin alt
kisimlarinda, bacaklarda ve bel bolgelerinde agr1, halsizlik, kilo kayb1 olabilir. Bazen
de hastalarda, prostat kanseri dokusunun her iki bobrekten ¢ikan idrar kanallarini

(lireter) tikamasi sonucu bobrek yetmezligi ve buna bagli belirtiler olabilir. (14)

Prostat kanserini tanisi i¢in kullanilan ti¢ temel tani araci vardir. Bunlar dijital
rektal muayene (DRM), prostat spesif antijen (PSA) diizeyi belirlenmesi ve
transrektal ultrasonografidir (TRUS). (15)

2.3. Prostat Kanseri Tedavi Yontemleri

Lokalize prostat kanserinin tedavisinde uygulanabilen radikal tedavi segenekleri;

cerrahi, eksternal radyoterapi ve brakiterapidir.

Radikal prostektomi (RP) prostat kanserinin cerrahi tedavisine verilen isimdir.
Prostat ve seminal vesikiiller, mesane ve iiretra arasindan c¢ikarilir. Cerrahi sinir
negatifligi saglamak amaciyla yeterli ¢evre dokusuda ¢ikarilmalidir. Siklikla bilateral

lenf diseksiyonu yapilir.

On yillik yasam beklentisi olan ve lokalize prostat kanserli hastalarda RP amaci;
hastalik eradikasyonu, kontinansin saglanmasi, ereksiyonun korunmasidir. Cerrahi
tecriibe, komplikasyonlarin azaltilmasi ve kanser kontroliinde 6nemli rol
oynamaktadir. Bu noktada tecriibe- cerrahi detaylar ve kanserin 6zellikleri 6nemlidir.
Komplikasyonlarin azaltilmasi1 ve cerrahi sinir pozitifligi, daha iyi kanser kontrolii

saglamaktadir. (17)

Brakiterapi doku icine kalict veya gegici olarak radyoaktif kaynaklarin
yerlestirilmei ile uygulanir. 20. yilizyilin baglarinda ilk radyoaktif kaynaklarin

bulunmasindan itibaren brakiterapi aplikasyonlar1 baglamistir.

Glinlimiizde ozellikle kalict implant uygulamalart klinik olarak organa smirh
(kT1lc- T2a, Gleason skor 2-6, PSA < 10 ng/ml) olan hastalar igin tercih
edilmektedir. Prostat i¢ine yerlestirilen radyoaktif seedler (¢ekirdekg¢ik) yavas yavas
radyoaktivite yayarken g¢evre dokular, 6zellikle mesane ve bagirsak radyasyona

maruz kalmaktadir. Prostat dokusu ve etrafindaki yaklasitk 5 mm’ lik bir alan
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radyasyondan etkilenmektedir. Bir giin sliren minimal invaziv bir uygulamanin
ardindan hastalar normal hayatlarina geri donebilmektedir. Ereksiyon fonksiyonunun
korunmasi agisindan ve iiriner semptomlarin daha az olmasi nedeniyle erken evre
prostat kanserinde kabul goéren bir tedavi yontemidir. Uygulamanin anestezi
gerektirmesi ve driner irritasyon semptomlarinin bir yila kadar uzayabilmesi

tedavinin baslica dezavantajlaridir.(16)

Prostat dokusu i¢ine radyoaktif madde yerlestirilerek uygulanan brakiterepi

tedavide iki sekilde yer alir;
- Sadece brakiterapi
- Eksternal radyoterapiye ek olarak

Orta ve baz1 yiksek risk grubundaki hastalarda eksternal 40-50 Gy

uygulandiktan sonra ek doz (boost) brakiterapi ile uygulanabilir.
Kullanilan radyoaktif madde kaynagina gore;
- Kalic1 brakiterapi (Diisiik doz hizli)
- Gegici brakiterapi (Yiiksek doz hizli).

Eksternal radyoterapide prostat kanserinin lokal kontroliinii saglamak i¢in 70Gy
tizeri dozlar siklikla tercih edilmektedir (22). Hanks ve arkadaslarinin 624 T3 prostat
kanserli olgu ile yaptigi ¢alismada 7 yillik lokal niiks oranlar1 60-65Gy radyoterapi
alanlarda %36, 65-70Gy radyoterapi alanlarda % 32, 70Gy {izerinde radyoterapi
alanlarda %24 olarak belirlenmistir (23). Isin enerjisi olarak ideal olani, teknigi
kolaylagtiran ve morbiditeyi azaltan yiliksek enerjili foton i1ginlari (10 MV ve daha
yiiksek) kullanmaktir (1). Hem daha yiiksek radyasyon dozlarina ¢ikma ihtiyaci hem
de normal organlara daha az zarar verme gerekliligi daha kompleks radyoterapi

tekniklerinin gelistirilmesi ihtiyacin1 dogurmustur (22).

Prostat kanserinin eski donemdeki radyoterapi teknigi 4 alandan, 30-35
fraksiyonda 60-70Gy dozlar uygulamaktir. 1980’lerin sonlarinda 3BKRT bu
yaklasimin yerini almaya baslamistir. 3BKRT tiimore yiiksek dozu vererek buna
karsilik tiimore komsu organlarda en diisiik dozun elde edilmesini saglayan ve 2
boyutlu (2B) tedavi planlamalarinin eksikliklerini ortadan kaldiran bilgisayar destekli
modern bir radyoterapi teknolojisidir (22).



2.4.

Radyoterapideki son gelismelerden biri olan ii¢ boyutlu radyoterapi tekniginin
gelismis bir yontemi olan yogunluk ayarli radyoterapi (YART) yaygin bir sekilde
uygulanmaya baslanmistir. Bu tedavi yontemi ile her bir tedavi alaninin yogunlugu
ayarlanarak, daha iyi bir doz dagilimi elde edilebilmekte ve hedef hacime istenilen

doz verilirken etrafindaki saglam dokulara en az dozun verilmesini saglar.

Yogunluk Ayarh Radyoterapi (IMRT)

Klasik eksternal RT’ de, alan boyunca ayni akiya sahip radyasyon demetleri
kullanilir. Bazen, kama filtre veya kompansatorler kontur diizensizliklerini
dengelemek ic¢in aki profillerini degistirmekte kullanilabilirler. Bu aki profillerinin
degistirilmesi islemine “aki modiilasyonu” denir. Bu yiizden kama filtre ve

kompansator filtreler aki modiilatorleri olarak isimlendirilebilir.(2)

Yogunluk ayarli RT (YART), doz dagilimmnin hedefi en uygun sekilde
sarabilmesi i¢in 151n demetinin homojen olmayan radyasyon akisina sahip alanlar
kullanilarak uygulandigi bir RT teknigidir (2). YART, hedef hacimde 3 boyutlu
konformal radyoterapi ile kiyaslandiginda daha konformal doz dagilimi saglar. Hedef
ve kritik organ arasinda keskin bir doz diisiisii saglamasindan dolay1 kritik organ
dozlar1 daha disiiktiir. Boylece YART ile hedef hacimde daha yiiksek dozlara
¢ikilabilir.(3)

2.4.1. IMRT' nin tarihgesi

Matematik¢i George Birkhoff 1940 yilinda farkli kalem kalinliklariyla farkh
hatlarin olusturulabilecegini 6ne siirmiis ve eger  X-isinlarin1 kalem olarak
diisiiniiliirse, doz dagilimi da resim olarak diislinebiliriz, benzetmesiylede YART’ 1

tanimlamistir.

Yogunluk Ayarli Radyoterapi’ nin modern tarihi ise 1982 yilinda Anders ve

arkadaglar1 tarafindan yapilan yaymla baslamistir. Ancak bu donemlerde hasta



tedavisinde kullanilmamistir. Sadece fantom calismalarinda denenmistir. 1990' larin
sonlarinda ise biiyiik sirketler IMRT planlamasi ve uygulamasi icin sistemler

gelistirmistir.

Diinyadaki ilk YART uygulamas1 1994 yili Mart ayinda, Houston Texas' ta
Baylor College of Medicine' de Nomos MIMIC ile yapilmistir. AMLC teknigi ile ilk
IMRT ise Nisan 1996' da Memorial Sloan Kettering Kanser Enstitiisii' nde
gerceklestirilmistir. IMRT ilk kez prostat kanserinde boost tedavisi igin
uygulanmistir. Ama ikinci ve sonraki hastalar i¢in tiim tedavi IMRT olarak

planlanmis ve uygulanmstir. (4)

Tablo 2.1 IMRT tarihi gelisimi

Tarih IMRT doniim noktalar1

1960 6ncesi  Blok wedge ve kompansatorlerle ilk IMRT

1960 Proimos®un yerc¢ekimi orijinli cihazi

1982 Brahme ve arkadaglarinin wedge ve bloklarla IMB(yogunlunlugu ayarlanmis
demet) olusturmak igin ¢6ziim Onerileri

1988 Brahme*nin IMB igin ters planlama ile ilgili yayinin ¢ikmast

1989 Webb“in IMRT ig¢in ters planlama(invers planning) dnermesi

1991 Webb ve Boyer“in segmentlere ayrilmig alan dnerileri

1992 Convery“nin DMLC(dynamic MLC) IMRT o&nerisi

1992 NOMOS MIMIC IMRT sisteminin ilani

1993 Mackie tarafindan tomoterapi spiral cihazi kavraminin dnerilmesi

1994 IMRT*de yeni cihazlarin iiretilmesi ve yeni tekniklerin kullanilmasi




2.4.2. IMRT teknikleri

Sekil 2.2° de farkl1 IMRT teknikleri gosterilmektedir.

( Statik YART
CYK
tabanl 41
. Dinamik YART
Sabit-Gantri
(| YART
Kompansator
tabanl
YART |<
MIMIC
Fan demet
YART Helikal
tomoterapi
\_ | Ark-tabanh
YART
( Tek ark
Kon demet
YART Calklu ark

Sekil 2.2 Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART) teknikleri

2.4.2.1. Sabit acili IMRT

Sabit Acili IMRT, belirli sayidaki sabit gantri acilart ile 151n dogrultularinin
kullanilmast agisindan 3D-CRT ile benzerlik gostermektedir. CYK tabanli sabit
gantri YART iki sekilde yapilabilir; statik YART (sYART) ve dinamik YART
(dYART). (2)
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2.4.2.1.A Statik IMRT

Tedavide kullanilan her bir alan uniform demet siddetine sahip kiiglik alt
alanlardan (segment) olusur. Segmentler CYK ile sekillendirilir. Sekillendirilen her
bir segment i¢in doz verilir. Doz tamamlaninca 1sinlama durur. CYK’ler hareket
ederek ayn1 alandaki farkli segmenti olusturur sonrasinda tekrar isinlama yapilir. Bu
islem biitiin tedavi alanlarindaki segmentler sona erene kadar devam eder. Bu

yontem Step and Shoot olarak da adlandirilabilir (2,5).

A-Loaves B-Looves

Sekil 2.3 : Statik IMRT tekniginde CYK hareketi

2.4.2.1.B Dinamik IMRT

Bu teknikte lifler 1sinlama siiresince farkli hizlarda ardigik olarak hareket
ederler. Temel ilkesi sudur; yogunlugu ayarlamak i¢in hastanin 1ginlanmasi sirasinda
MLC’ler hareket eder. Gantry sabit iken lif hizlar1 degisir. Lifler arasindaki agiklik
bir nokta boyunca kayar, nokta tarafindan alinan radyasyon dozu, 6nde gelen lifin
noktaya ulasmasiyla takip eden lifin noktay: tekrar bloklamasi arasinda gegen siirede

verilen MU sayisi ile orantilidir.

Bu teknikte lifler aras1 agiklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak
sekilde kullanilan algoritma tarafindan ayarlanir. Bu metot ayni zamanda sliding
window, leaf-chasing, camera-shutter ve sweeping variable gap olarak da

adlandirilmaktadir.
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Sekil 2.4: Dinamik IMRT tekniginde yaprak hareketi

Dinamik MLC’ de kullanilacak lifler motorla hareket etmeli ve saniyede 2cm’
den fazla hareket edebilecek bir hiza sahip olmalidir. Lif hareketleri bilgisayar
kontrollii olup pozisyonlart dogrulanmalidir. Lif hizilarinin belirlenmesi bazi
arastirmacilar tarafindan incelenmistir. One siiriilen ¢oziimler farkli olmakla birlikte
bu ¢ozlimler, tanimlanan doz smirlandirmalarina gore olusturulan modiile edilmis
profilleri miimkiin olan maksimum lif hiz1 ve minimum tedavi siiresiyle en dogru

sekilde verecek optimizasyon algoritmalarini icermektedir.(2,6)

2.4.2.2. Ark tabanh IMRT

Bu tedavi yonteminin ilk uygulamalarindan biri olarak bilinen Takahashi arki,
hedefin demet goziiyle izdiisiimiiniin takip edildigi kolimasyon sistemi ile yapilan
tedavi teknigidir. Konformal ark olarak da adlandirilan bu teknik, basit hedeflerde
miikemmel doz dagilimi saglayabilir. Fakat hedef hacimler genellikle ideal kiiresel
veya elipsoidal sekilden farklidir. Bu durumda ilk olarak Yu (7) tarafindan 6nerilen
ark tabanli IMRT doz dagilimimi diizenlemek icin iyi bir segenek olmustur. Ark

tabanli IMRT' nin ti¢ farkl yontemi Sekil 2.5” te gosterilmistir (7, 8).
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Sekil 2.5 A) Sabit Acili IMRT B) Fan Beam IMRT C) Tomotherapy D) Cone Beam
IMRT teknikleri i¢cin sematik ¢izimler

2.4.2.2. A Fan beam IMRT

Kuzey Amerikali bilim adaminin Peacock ters planlama sistemini ve MiMiC
kolimatoriinii igeren Peacock sistemi bu tiir bir tedavi igin kullanilir. Planlama
sistemi 54 esit araliga boliinmiis 1sin kullanir ve her 1sinin beamlet haritalarini

optimize eder. (8)

2.4.2.2.B Tomotherapy

Tomotherapy hastanin CT goriintiilemeye benzer bir sekilde yogunluk ayarli
1imlarla dilim dilim tedavi edildigi bir tedavi cihazidir. Ozel bir kolimator hastanin
longitudinal yondeki ekseni etrafinda dodiikce yogunluk ayarli 151 olusturmak icin

tasarlanmustir. (2)

2.4.2.2.C Kon Beam tabanh IMRT

Yogunluk ayarli Ark Tedavi teknigi YU tarafindan gelistirilen bir teknik olup,
gantri rotasyonu ile hareketli CYK"leri bir araya getiren tekniktir. Sabit gantri agilt

1sinlar kullanmak yerine, gantriyi hasta etrafinda dondiirerek doz dagilimini optimize
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eder (9). Bu teknik Step and Shoot teknigine benzemekte olup her alan (ark boyunca
pozisyonlandirilmig) uniform yogunluklu alt alanlara boliiniir. Bu alt alanlar,
planlanmis yogunluk ayarii olusturmak igin {ist iiste toplanir. Gantri hasta etrafinda
donerken MLC' ler her alt alan1 sekillendirmek igin siirekli hareket halindedir ve
cihaz siirekli 1smnlama durumundadir. Lifler yeni pozisyonuna diizenli agisal
araliklarla (mesela 5 derece) hareket eder (2). MLC hareketleri TPS' de hesaplatilip
tedavi cihazina aktarilir. Tedavinin karmasikligina baglh olarak ark sayilar
degisebilir. Tipik bir tedavide 1 ila 5 arasinda ark kullanilir (10). Cone Beam IMRT"
nin Fan Beam IMRT' den en 6nemli fark: dilimler halinde 1sinlama yapmayarak, koni

seklindeki genis radyasyon akisint MLC ile diizenleyerek 1sinlama yapilmasidir.

2.4.3. Yogunluk ayarh radyoterapide planlama

2.4.3.1. Ters planlama teknigi

Ters planlama teknigi miimkiin olan en iyi ¢0ziime ulasmak igin en iyi 1$1n
parametrelerini belirleyen bir bilgisayar optimizasyon algoritmasi kullanir (8). Bu
algoritmayla sisteme hedef hacim i¢in maksimum ve minimum doz kriterleri, kritik
organlar i¢in ise izin verilen tolerans limitler tanitilir. Yani oncelikle planlamay:
yapan kisi istenilen doz dagilimin sisteme girmeli ve daha sonrasinda optimizasyon
algoritmasinin istenilen sonucu bulmasina rehberlik edecek bazi bilgiler
tanimlamalidir.  Genellikle, planlayict tedavi alanlarin1  belirledikten sonra
optimizasyon algoritmasi da ideal demet agiliklarimi belirler. Bu tiir bilgisayarl
teknikler tiimor kontrol olasiligt (TCP) ve normal doku komplikasyon olasiligt

(NTCP) bakimindan daha iyi ¢dziimler sunmaktadir (4).
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2.5. Medikal Lineer Hizlandiricilar

Lineer hizlandiricilar lineer bir tiip i¢inde yiiklii parcaciklar1 yliksek enerjilere
hizlandirmak i¢in yiiksek frekansta elektromagnetik dalgalar1 kullanan bir cihazdir.
Yiiksek enerjili elektron demetinin kendisi yiizeysel tiimorlerin tedavisi igin
kullanilabilirken, bir hedefe carptirilmalar1 sonucu elde edilen yiiksek enerjili x

1sinlari, derin yerlesimli tiimorlerin tedavisinde de kullanilabilmektedir.

[lk medikal lineer hizlandirici 1952 yilinda Londra’ daki Hammersmith
hastanesinde kurulmustur ve bu cihazla ilk tedavi 1953 yilinda 8 MV’ luk X-

1sinlartyla yapilmastir.

Genel olarak bir linak yapis1 sekil 2.6° daki gibidir. Gii¢ kaynagi (power supply)
modiilatére DC (dogru akim) saglar. Modulator ise puls seklindeki ag ve hidrojen
thyratron olarak bilinen bir switch tiip icerir. Modulatdrdeki yiiksek voltajli pulslar
birkag mikro saniyelik diiz DC pulslardir. Bu pulslar es zamanli olarak elektron

tabancasi ve magnetrona veya klystrona verilir.

Teversl
o

— | Saptinci Magnet

+—— Dalga Kilavuzu \

Sekil 2.6 : Lineer hizlandircinin ¢alisma prensibinin sematik gosterimi
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Magnetron denilen mikrodalga iiretici veya klystron denilen mikrodalga
giiclendirici tarafindan mikrodalgalar, dalga kilavuzu aracilifiyla hizlandiric1 tiip
icine, elektronlarla es zamanli olarak gonderilir. Her sinyal igerisindeki
mikrodalgalarin frekansi 3000 MHz’dir. Elektronlarin tabancadan c¢ikis enerjileri
yaklasik 50 keV’tur ve mikrodalgalarin elektrik alanlartyla etkilesirler. Elektronlar,
siniizoidal elektrik alanindan enerji kazanirlar. Diislik foton enerjilerini liretmek i¢in
elektronlar diiz olarak ¢ikip yiiksek atom numarali tungstenden yapilmis hedefe
carptirthirlar. Daha yiiksek enerjiler i¢in elektronlar genelde 270° dondiiriilerek
hedefe ¢arptirilir ve X-1ginlar1 olusur. Elektronlar 4 MeV’den 25 MeV’lik kinetik

enerjilere kadar hizlandirilabilirler.

Isinlar hastaya verilmeden 6nce foton modunda diizlestirici (flattening filter),
elektron modunda sacici filtreden (electron scattering foil) gecirilir. Bu filtreler
Wolfram veya aliiminyumdan yapilmigtir. Ayrica cihazin kafasinin i¢inde primer
kolimatdrler, monitor iyon odalari, 151k ve ayna sistemi bulunur. Ayarlanabilir
kolimatorler simetrik-asimetrik veya MLC olabilir. Standart kama ve koruma blok

tepsisi i¢in 6zel yerler vardir.(2, 11)
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Sekil 2.7 : Kolimatdr i¢ yapist, A: foton modunda, B: elektron modunda
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2.5.1. Flattening Filter Free (FFF)

Tedavide kullanilan foton 1sinlari, elektron demetlerinin metal bir hedefle
durdurulmas: ile olusturulur. Bu bremsstrahlung x- 1sinlart sabit agisal enerji
spektrumuna sahiptir. Fakat enerji fluensi, ilk elektron enerjisi arttikga daha fazla pik
yapar. Boylece tiggen seklinde bir 1s1n profili elde edilir. Daha homojen bir dagilim
saglamak i¢in lineer hizlandiricilara yliksek Z’ 11 malzemeden yapilan diizlestirici
filtre (FF) eklemek gelenek olmustur. Filtrenin birincil islevi, nominal bir diiz
radyasyon 1s1n1 saglamaktir. Ancak, filtre asagidaki gibi olumsuz yan etkilere neden

olur;

Diferansiyel foton absorbsiyonuna bagl spektrum degisiklikleri,

- Spektrumdaki acisal degisikligi dengelemek i¢in parcacik fluensi iginde

“horns” tanimina ihtiyag,
- Doz hizinda azalma,

- Ekstra fokal sagilan 6nemli bir radyasyon kaynaginin olusturulmasi.(24)

Diizlestirici filtre (FF) birincil kolimatdr, alt hedef ve monitér chamber arasinda
yer alir. Ancak bu yapilandirma iireticisine gore degisir. Homojen doz dagilimina
sahip diizlestirilmis doz profilleri tedavi planlamada doz hesaplamalarini
kolaylagtirmis oldu. Bilgisayarlarin mevcut olmadigi zamanda ilk tedavi
planlamalar1, Milan Bentley algoritmast gibi, Ol¢iilen derin doz egrileri ve profilleri
arasinda  interpolasyona  dayandigindan  diizlestirilmis  izodoz  profilleri
kullanilmistir.(25)

Modern diizlestirici filtreler (FF), genellikle konik bir sekle sahip orta ve / veya
yiiksek Z’ 11 malzemeden olusur ve diiz bir profil iiretmek i¢in merkezinde birkag
santimetre kalinligindadir. Sonug olarakta, doz hizi bundan 6nemli 6l¢iide etkilenir.
Ayrica diizlestirici filtreden sagilan fotonlar head scatter’ in 6nemli kaynaklarinadan
biridir.(25)

1990° larda cesitli gruplar diizlestirici filtrenin olmadigi (FFF) yiiksek enerjili

foton 1sinlartyla ¢alismaya basladi. O zamanki ana ilgi, radyocerrahi igin artan doz
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hizin1 ve fizikgilerin diizlestirilmemis 1sinlarin enerji spektrumu yada head scatter
faktor degisimi gibi Ozelliklerini incelemek istemesidir. O zamanki diizlestirici
filtrenin olmadig1 lineer hizlandirict Scanditronix racetrack microtron MMS50° dir.
Helikal Tomotherapy iinitesi ve Cyberknife, diizlestirici filtre olmadan iiretilen daha
sonraki tedavi iinitelerindeki gelismelerdir. Ozet olarak, diizlestirici filtre 50 yili
askin bir siire tibbi hizlandiricilarin tedavi kafasinin ayrilmaz bir parcasi olarak kabul
edilmistir. Stereotaktik radyoterapi (SRT), statik ve ark tabanli yogunluk ayarh
radyoterapi (IMRT) gibi ileri tedavi teknikleri FFF modlu lineer hizlandiricilara olan
ilgiyi arttirmistir.(25)

Yapilan cesitli ¢alismalarda flattening filter free (FFF)’ nin Elekta ve Varian
hizlandiricilar i¢in 6zellikleri dogrudan 6l¢iim, Monte Carlo (MC) ve ¢ok kaynakli
modelleme ile bildirildi. Bu calismalar gostermektedir ki filtrenin olmadig
sonuclarda; sizintida azalma, yiliksek doz hizinin saglanmasi ve basitlestirilmis 1sin
modellemeleri elde edilmistir. Daha ileri ¢aligmalar da gostermistir ki, yogunluk
ayarli radyoterapi (IMRT) ve stereotaktik beden radyoterapisi (SBRT) planlar1 i¢in

tedavi hacmi disindaki organ dozlarinda 6nemli azalmalar olmaktadir. (24)

Son zamanlarda diizlestirici filtrenin olmadigi (FFF) linaklarin klinikte
kullanimina bir ilgi vardir. Diizlestirici filtrenin kaldirilmasinin sonucunda; énemli
Olciide doz hizinda artma, foton hiizmesinde yumusama ( boylece penetrasyonda
azalir), head scatter’ da azalma ( boylece perifel dozda azalma) ve diizgiin olmayan
(can seklinde) open beam profili elde edildi. FFF linaklarin diger énemli 6zellikleri
ise, ylizey dozunun ve maksimum dozun yiizeye dogru hafif olarak kaymasidir. FFF
linak i¢in artan doz hizi; foton 1smin enerjiisine, linak {reticisine ve alan
biiyiikliigiine baglidir.Bu kosullara bagl olarak doz hizi faktorii 2 ile 4 arasinda
degisir. Artan doz hiziyla tedavi siiresi azalmig, hedef hareket olasilifi en aza
indirilebilir, tedavi hacmi artabilir ve potansiyel olarak bazi tliimorler igin
radyobiyolojik faydalara yol agabilir (26). Ayrica FFF lineer hizlandiricilarda
genellikle daha az nétron iiretimi vardir.Bu olumlu 6zelliklere sahip diizlestirilmemis

1sinlar ikincil kanser riskini azaltabilir (28).

FFF 1sinlarda, geleneksel medikal lineer hizlandiricilarda bulunan konik

diizlestirici filtre kaldirilarak yerine ince bir foil konulmustur. Bu foil iki neden icin
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bulunur: (a) giivenlik i¢in- hedefte yigilma oldugu taktirde hastaya ulasan elektron
isinin1 - durdurmak, ve (b) elektron iireterek iyon odasinda yeterli sinyalin
toplanmasini saglamaktir. Buna ek olarak, birincil kolimatérden izomerkeze daha az
elektron kontaminasyonu ulasmis olur. FFF 1sinlar FF 1sinlar ile karsilastirildiginda
oldukga farkli doz profillerine sahiptir. Merkez eksende pik yapan profil FFF alanini
ifade eder. FF 1sin parametrelerini tamimlamak igin yaygin olarak kullanilan
kavramlar, FFF ve FF yontemleri i¢in temel kavramlar1 gegerli tutarak FFF 1sinlarina

uyarlanmasi igin modifiye edilebilir.(27)

2.5.1.1. Foton enerjisi — FFF iliskisi

Tablo 2.2 yiksek yogunluklu enerji konfiglirasyonlarinin performans

ozelliklerini ve genel kabul kriterlerini 6zetlemektedir (21).

Tablo 2.2 : Yiiksek yogunluklu X- 1s1n1 enerji konfigiirasyonu

Performans ozellikleri 6XFFF 10XFFF
dmax (cm) 1.50£0.15 234+£0.15
10 cm derinlikteki iyonlagma % derinligi 642+1.0 71.7+ 1.0
Diizliik (10 x 10 cm2) 13% + 3% 20% + 3%
Diizliik (40 x 40 cm2) 40% + 3% 44% £+ 3%
Simetri 2.0% 2.0%
Minimum doz hiz1 (MU/ dk) 400 (£2%) 400 (£2%)
Maksimum doz hizt (MU/ dk) 1400 (+2%) 2400 (£2%)
Maksimum alan boyutu 40cmx40cm (+ 2mm) 40cmx40cm (£ 2mm)
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6XFFF ve 10XFFF 1sinlar kendilerine karsilik gelen diizlestirilmis 1sinlarla ayni

lineer hizlandirict elektron enerjilerine sahiptir. Fakat bir filtre tarafindan
sertlestirilmemelerinden bu yana bremsstrahlung enerji spektrumlarinda diismeler
olmustur. 10XFFF durumunda, bir tungsten hedef kismen filtrasyon yoklugu ile

kaybolan enerjiyi arttirmak icin yerlestirildi.

Asagidaki tablo ve grafikler ile diizlestirilmemis 1sinlar ile kendisine karsilik

gelen diizlestirilmis 1s1nlar1 karsilagtirmaktadir (21).

Tablo 2.3 : 6 MV diizlestirilmis ve diizlestirilmemis 1sinlarin bazi 6zellikleri

Parametre 6 MV FF 6 MV FFF
Bremsstrahlung hedef Tungsten Tungsten
Diizlestirici filtre Bakir Yok
Hedef iizerindeki ortalama elektron enerjisi (MeV) 6.1 6.1
Dmax noktasindaki 1sin ekseni iizerindeki her bir pulsun 0.03 0.08
dozu (cGy/puls) (Dmax=1.6cm) (Dmax=1.5cm)
Dmax noktasindaki 1s1n ekseni tizerindeki doz hizi (cGy/dk) 600 1400
10 cm derinlikteki doz (%) 67 64
0 cm derinlikte 40 x 40 profildeki, eksenden 10 cm uzaktaki 101 80

doz %

Tablo 2.4 : 10 MV diizlestirilmis ve diizlestirilmemis 1sinlarin bazi 6zellikleri

Parametre 10 MV diiz alan 10 MV FFF
Bremsstrahlung hedef Bakir Tungsten
Diizlestirici filtre Bakir Yok
Hedef iizerindeki ortalama elektron enerjisi (MeV) 10.5 10.5
Dmax noktasindaki 1sin ekseni {izerindeki her bir pulsun 0.03 0.13
dozu (cGy/puls) (Dmax = 2.4cm) (Dmax=2.3cm)
Dmax noktasindaki 1s1n ekseni tizerindeki doz hizi (¢Gy/dK) 600 2400

10 cm derinlikteki doz (%) 74 72

0 cm derinlikte 40 x 40 profildeki, eksenden 10 cm uzaktaki 101 66

doz %
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Asagidaki grafiklerde 6XFFF ve 10XFFF i¢in farkli alan boyutlarindaki derin

doz egrileri ve profilleri gosterilmektedir (21).
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Sekil 2.10 : 6XFFF igin farkli alan boyutlarinda derin doz egrileri (SSD= 100 cm)
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Sekil 2.11 : 10XFFF igin farkli alan boyutlarinda derin doz egrileri (SSD= 100 cm)
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Sekil 2.12 : 6XFFF igin farkli alan boyutlarinda doz profilleri (SSD= 100 cm)
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2.5.2. FFF derin doz egrileri ve profilleri

Hrbacek et al. (33) tarafindan yapilan c¢alismada, flattening filter free (FFF)
isinlarin ortalama enerji diizeyleri diizlestirilmis 1sinlarla karsilastirildiginda daha

2 ve 30 * 30 cm? alan boyutlarinda FFF isinlar diizlestirilmis

disiiktiir. 1 *1 cm
1sinlara gore daha yiizeye yakin bulunan bir dpyay © a sahiptir (yaklasik olarak 6 XFFF
icin 2mm, 10XFFF igin 4mm ). Artan alan boyutuyla dmax yiizeye yaklasir; bu etki
FFF 1sinlar i¢in daha az belirgindir. Bu nedenle diizlestirilmis 1ginlarin ve FFF derin
doz egrilerinin farkliliklar1 giderek azalir. Sonug olarak FFF isinlar i¢in dmax 40 * 40
cm? alan acikliginda daha derindedir ve yiizey dozu 10 * 10 cm? alan acikligr icin

yaklasik olarak %10 artar (Tablo 2.5). (33)

Tablo 2.5 : Derin doz egrisi parametreleri

% dd % dd %dd

dmaks (mm) (0.025 mm) (1 mm) (100 mm) TPR 20/10
X6 14.3 (0.44) 18.9 (0.4) 47.3 (0.4) 66.0 (0.4) 0.667 (0.004)
X6FFF 12.1(0.17) 24.3 (0.4) 56.1 (0.4) 63.2(0.2) 0.631 (0.004)
X10 22.3(0.60) 14.0 (1.0) 32.3(1.0) 73.5(0.5) 0.738 (0.004)
X10FFF 21.0(1.2) 19.1 (1.6) 43.6 (1.0) 69.1 (1.0) 0.692 (0.012)

Tablo 2.6 : Farkl alan biiytikliiklerindeki maksimum dozun minimum doza orant
(SSD= 90 cm, derinlik= 10 cm)

Kare alan boyutu (cm?)

1 2 4 10 20 40
X6 1.41 1.15 1.05 1.05 1.04 1.04
X6FFF 1.39 1.14 1.07 1.13 1.28 1.65
X10 1.45 1.23 1.09 1.04 1.03 1.04
X10FFF 1.45 1.21 1.12 1.25 1.54 2.23
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FFF profiller merkezi eksen tizerinde maksimum doza sahip ve alan kenarina
dogru yavas yavas azalmaktadir. Bu diiz olmayan sekil artan alan boyutu ve 1sin
enerjisiyle daha belirgin hale gelir (Sekil 2.14 — Tablo 2.6). X6 ve X6FFF ile 10X ve
10XFFF i¢in 3 * 3 cm® ¢ den biiyiik alan boyutlarinda profillerin alan i¢i (in- field)
kism1 hemen hemen aynidir (Sekil 2.14). Derinlik ile kiiciilen profil degisimleri FFF
isinlar ile gozlenebilmektedir (Sekil 2.14). (33)
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Sekil 2.14 : (A) ve (B) Farkli alan boyutlarindaki 6XFFF ve 10XFFF doz profilleri,
(C) ve (D) 30*30 cm? alandaki doz profilleri (derinlik= 10 cm)
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FFF 1sinlarin ortalama enerji diizeyi, diisiik enerjili fotonlarin varligi nedeniyle
daha disiiktiir ve FFF derin doz egrileri daha hizli bir diislise sahiptir. Diisiik enerjili
fotonlar FFF 1sinlar i¢in yiizeysel doz artisina ve doz maksimum noktasinin hafif
olarak yiizeye kaymasina katkida bulunur. Vassilie et al. (34) ve Kragl et al. (35)
Omax © 1n kaymasint iki zit etkinin sonucu olarak agikladi; diizlestirilmis 1sinlar igin
1s1n sertlesmesi (dmax’ 1 agsag1 kaydirir) ve artan alan boyutu ile diizlestirilmis 1sinlar

icin biiyiik head scatter katkisi (dmax © 1 yukari kaydirir).

FFF profillerin diizglin olmaya kismi enerji ile artar; ¢ilinkii gelen fotondaki
enerji artist ile yanal yonde foton sacgilma olasiligi azalir. Derinlik ile FFF
profilindeki kiiciik degisikliklerin sebebi radyal yondeki daha diizgilin ortalama enerji
olabilir. Diizlestirilmis 1sinlarin ortalama enerjisindeki biliylik degisikligin nedeni

homojen olmayan diizlestirme filtrenin degisen 151n sertlestirme etkisidir. (33)

2.5.3. FFF 1s1nlarin penumrasi

Penumbra bir doz profilindeki %80 ve %20° lik rolatif doz noktalar1 arasindaki
farktir. Hrbacek et al. (33) tarafindan yapilan c¢alismada, X6FFF’ in doz
maksimumdaki penumbrasi, yaklasik olarak 0.3mm X6’ nin penumbrasindan daha
keskindir. Artan derinlikle fark yavas yavas azalir ve 12cm derinlikte X6 ve X6FFF
penumbralart hemen hemen aynidir. Bu araligin disinda diizlestirilmis 151n daha
keskin penubralar olusturur. X10FFF i¢in penumbra incelenen tiim derinlikler i¢in
X10 dan daha keskin bulunmustur. Artan alan boyutuyla penumbrada hafif bir
genisleme, FFF 1sinlar i¢in biraz daha yiiksek bir oranda gergeklesmistir. Tablo 2.7’

de enine ve radyal yonde secilmis penumra genislikleri 6zetlenmektedir. (33)
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Tablo 2.7 : Segilen alan boyutu ve derinlikteki enine ve radyal penumbralarin orani

(r"’r‘]';@) D?rm;k X6 X6FFF X10 X10FFF
10x10 Ornaks 201/2.79  177/259  2.66/3.19  2.29/2.84
100x100 100 4.09/483  3.71/493  4.63/565  4.25/4.77
150x150 200 6.38/630  7.26/885  7.20/7.75  6.98/7.60

Yiizeyel derinliklerdeki FFF 1sinlarin keskin penumbralar1 sahip olduklar diisiik
ortalama enerjiye; dolayisi ile ikincil elektronlarin daha kisa ulasma mesafesine sahip
olmasina baglanabilir. Ancak, daha az enerjili FFF 1sinlar sagilmaya daha yatkindir;
bu nedenle yeterli derinlikte FFF 1sinlar diizlestirilmis 1sinlara gore daha genis
penumbralar olusturacaktir. Alan boyutu ile FFF isinlarin daha hizli genisleyen
penumbralart profil normalizasyon yontemine baglh olabilir. Kragl et al. (35) Elekta
lineer hizlandiricilardaki diizlestirilmis ve diizlestirilmemis 1sinlar i¢in penumbradaki
farliliklarin anlamli olmadigimi bildirmistir. Ponisch et al. (20), 10 * 10 cm?lik
alanda ve 10 cm derinlikte Clinac 2100’daki X6FFF igin 0.5 mm’ lik penumbra

azalmasi bildirmistir. (33)

2.5.4. FFF 1sinlarda alan dis1 doz (out- of field dose)

Alan dis1 doz yada perifel doz (PD) radyoterapinin saglikli dokular i¢in
istenmeyen bir yan tiriinlidiir. Hrbacek et al. (33) tarafindan yapilan ¢calismada, Sekil
2.14 farkli alan boyutlarinda ve derinliklerde FFF ve FF 151 doz profillerinin oranini
gostermektedir. FFF 1sinlar tarafindan olusan alan dis1 dozlar, FF 1sinlardan daha
disiiktiir ve bunun nedeni FFF igmlarin yumusak foton spektrumlariyla
aciklanmistir. Alan kenarinda ve kenardan uzaklastikga belirgin bir doz azaltma
etkisi vardir. Bir ara bolgede, FFF/ FF doz orant maksimuma ulasir ve bazi
durumlarda; diizlestirilmemis 151n bu bolgede diizlestirilmis 151na gore daha fazla doz
verebilir. Merkezi eksenden yaklasik 20cm’ lik bir mesafede, doz oran egrisi
tizerinde bir artis goriilebilir. Artan alan boyutu ve derinligi ile FFF 1smin doz

azaltma etkiside giderek azalir. (33)

27



doz (6XFFF)/doz (6XFF)
doz (6XFFF)/doz (6XFF)
(=]
o

g - 06- ............. faemssmrerer
weeeeesodepth 2 em """"" depth2 cm |
04 ——depth 10 cm || 0.4 ——depth 10em |~ )
===depth 20 ¢m | ===depth20¢m |: E
i L i i

o
[X]

i i i A A
50 100 150 200 250 300 0 50 100 150 200 250 300

merkezi eksenden uzakhk (mm) merkezi eksenden uzaklik (mm}
10X ve 10XFFF, alan boyutu 4x4 cm? 10X ve 10XFFF, alan boyutu 10x10 ©M?
12F
B 3
£ R
g 8
= S o8}
- [
=5
g E il i
: % ;
"‘:T """"" depth 2 cm = 0.4 depth 2 cm E
2 04 depth 10 cm | P depth 10 cm [
===depth 20 cm |: : : : = == =depth 20 cm |: : :
02 i i i i 0.2 I i 1 1 L
] 50 is] 150 200 250 ann 0 50 100 150 200 250 300

merkezi eksenden uzaklik (mm) merkezi eksenden uzaklik (mm)

Sekil 2.15 : Seg¢ilen alan boyutlarinda alan dis1 dozlarin orant

Alan dis1 doz profilleri oran1 FFF i1sinlarin sahip oldugu iki zit etkinin
sonucudur; kolimator sagilmasindaki ve “head leakage” daki azalma ve diisiik
ortalama enerjisinden kaynaklanan fantom sagilmasinin artmasidir. Artan fantom

sagtlma FFF 1ginlarin doz azaltma potansiyelini kisitlamaktadir. (33)

Klinik durumlarda, bir hedef disinda kalan doz; boyut, konum, hedefin sekli,
kullanilan teknik (yogunluk ayarl radyoterapi veya hacimsel modiile ark tedavisi) ve
1s1in Ozellikleriyle etkilesim (enerji ve profil sekli) gibi birgok parametreden

etkilenecektir. (33)
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2.5.5. FFF 1s1nlarin output degisikligi

Hrbacek et al. (33) tarafindan yapilan caligmada, referans kosullar altinda,
merkezi eksen iizerindeki bir referans noktasinda ayni yiik tarafindan iiretilen doz,
X6FFF i¢in X6’ dan 2.26 kat yiiksektir ve bu oran X10FFF i¢in 4.03” tiir. Simetrik
alanlar icin toplam Scp sekil 2.14 gosterilmistir. FFF 1simlar alan boyutuyla kiigiilen
output degisimleri gdsterir. Kolimator degisim etkisi azalmaktadir. Ornegin, 2 * 40
cm? ve 40 * 2 cm? dikdortgen alanlari icin Sep degerindeki degisim, X6FFF igin
%1.2, X6FF i¢in %1.8 ve X10FFF i¢in %1.5, X10 i¢in %2.4" tiir. (33)
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Sekil 2.16 : (A) 6X ve 6XFFF, (B) 10X ve 10XFFF i¢in simetrik alanlarda toplam
sagilma faktdrii (Sep)

Diizlestirici filtrenin kaldirilmasiyla elde edilen doz uygulama etkinliginde

gozlenen artig Vassiliev et al. (34) tarafindan yapilan ¢aligmada gosterilmistir. (33)
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2.5.6. HD- MLLC transmisyonu ve dozimetrik leaf gap

Hrbacek et al. (33) tarafindan yapilan calismada, X6FFF ve X10FFF isinlar

kendisine karsilik gelen diizlestirilmis 1s1mna gére daha diisiik transmisyona sahiptir

(Tablo 2.8). Transmisyon derinlikle birlikte tiim 1ginlar ig¢in artmaktadir. Bu etki en

1yl X6FFF 1s1nda goriiliir. FFF 1sinlar i¢in transmisyondaki radyal degisiklikler daha

kiigtiktiir. Dozimetrik leaf gap yaklasik olarak tiim 1sinlar i¢in Imm olarak belirlendi

(Tablo 2.8). (33)

Tablo 2.8 : HD- MLC dozimetrik lif boslugu ve transmisyonu

MLC transmisyonu

DLG (mm) derinlik 5 cm derinlik 10 cm derinlik 20 cm
X6 0.93 (+/-0.08) % 1.19 % 1.21 % 1.30
X10 1.03 (+/-0.08) % 1.38 % 1.39 % 1.41
X6FFF 0.91 (+/-0.07) % 0.98 % 1.02 % 1.13
X10FFF 1.04 (+/-0.08) % 1.17 % 1.20 % 1.27

Daha diisiik transmisyon ve kiigiilmiis eksen dis1 degisimler, FFF 1simnlarin

azalmis ve daha homojen olan ortalama enerjisi ile ilgilidir. Diisiik enerjili 1ginlar igin

transmisyondaki biiylik degisimler, daha belirgin olan mlc 151n sertlestirme etkisine

bagli olabilir. (33)
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3. GEREC ve YONTEM

3.1. Arac ve Gerecler

Bu calisma, Acibadem Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisiinde yapilmis olup,

Acibadem Kozyatagi Hastanesi“nde bulunan asagidaki cihazlar kullanilmistir.
1. Siemens Somatom Sensation 64 BT
2. Varian Truebeam STx lineer hizlandirici
3. High Definition MLC ( HD- MLC)

4. Eclipse TPS Tedavi Planlama Sistemi

3.1.1. Siemens Somatom Sensation 64 BT

Bu calismada hasta goriintiilerini elde etmek i¢in Siemens marka SOMATOM
Sensation 64 model BT cihazi kullanilmistir (Resim 3.1). Cihaz 82 cm’lik gantri
genisligine sahiptir. Tek seferde 1 cm’den daha az olan kalinliklar
goriintlileyebilmekte ve mm kesit kalinliginda yiiksek ¢oziintirlikli goriintiiler
alinmasina olanak saglamaktadir. Ultra yiiksek izotropik ¢oziiniirligii 0.24 mm’ dir.

En yiiksek rotasyon siiresi 0.33 saniyedir. (29)
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Resim 3.1 : Siemens SOMATOM Sensation 64 model BT cihazi

3.1.2. Varian Truebeam STx lineer hizlandirici

Calismada Varian Truebeam STx lineer hizlandirici kullanilmistir. Cihaz 6 MV,
10 MV, 15 MV diizlestirilmis 1sinlara ve 6 MV FFF, 10 MV FFF diizlestirilmemis
1isinlara sahiptir. Doz hiz1 araligi 6 MV FFF i¢in 400- 1400 MU/dk, 10 MV FFF ig¢in
400- 2400 MU/dk; 6 MV, 10 MV ve 15 MV ig¢inde 100- 600 MU/dk’ dir. Alan
boyutlart; 100cm' de maksimum 40 x 40 cm?, Hd-MLC ile 40 x 22 cm? dir. Cihaz,
120 yaprakli high definition MLC’ ye sahiptir. Artan doz hizi araligi ve high
definition MLC 06zelligi ile tedavi dozu daha hizli verilir. Boylece daha iyi tiimor

kontrolii ve saglam doku korumasi saglanir.

Truebeam STx lineer hizlandirict ile hastanin tedavi dogrulugunu arttirmak i¢in
hastalardan CBCT, KV, MV ve Exactrack sistemi ile goriintiileri alinarak organ
hareketleri ve pozisyon belirsizlikleri belirlenir. Brainlab’a ait “ Exactrack infrared

(13

positioning system software ile hastadan alinan anlik goriintii sayesinde hasta
pozisyonundaki farklilik 6 boyutta elde edilir. Exactrack sistemi hasta cildine
yerlestirilmis infared 6zellikli cilt markerlarinin tedavi sirasinda takibidir. Tedavi
sirasinda hastadan yere gomiilii 2 X-151n tiipli ve 45 derece- 315 derece yerlestirilmis

iki dedektor yardimi ile alinan KV goriintiileri ile hastanin tedavi sirasinda hareketi

32



tespit edilebilmektedir. Bu cihaz ile yapilabilen tedavi yontemlerinin bazilari; 3-
Boyutlu Konformal Radyoterapi (3-BKRT), Yogunluk Ayarli Radyoterapi (IMRT),
Goriintii Kontrollii Radyoterapi (IGRT), Voliimetrik Tedavi (VMAT) , Adaptif
Radyoterapi , Tiim veya yar1 beden 1sinlamalari, Stereotaktik Radyocerrahi SRS,
Stereotaktik beden radyoterapisi (SBRT) ‘dir. Truebeam STx cihazi ile SRS ve
SBRT tedavileri hasta i¢in kolay ve konforludur. Truebeam STx robotik 6 boyutlu
masaya sahiptir.

Resim 3.2 : Varian Truebeam STx lineer hizlandirici

Resim 3.3 : Varian Truebeam STx lineer hizlandirici goriintiileme sistemleri
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3.1.3. High Definition MLC ( HD- MLC)

Truebeam STx 120 yaprakli High Definition MLC’ye sahiptir. Bu 120 yaprakli
tungsten kolimator izosentirda 2,5 mm’lik 32 life sahiptir. Bunlar1 disaridan saran
Smm’lik 28 life sahiptir. izosentirik diizlemde HD-MLC liflerinin toplam uzunlugu
22 cm’dir. HD-MLC’lerdeki girinti ve ¢ikinti, yuvarlak yaprak kenari Millennium
MLC’ler ile ayn1 tasarimdadir. Millennium 120 MLC’nin egrilik yarigap1 8 cm iken,
HD-MLC egrilik yarigapt 16 cm’dir. HAd-MLC ile 40 cm genisliginde ve 22 cm

uzunlugunda diizensiz sekilli alanlar olusturulabilir (30).

Resim 3.4 : Varian Truebeam STx lineer hizlandirict Hd-MLC

14 x 0.5 cm

32x0.25cm 22 cm

14 x 0.5 cm

40 cm
Resim 3.5 : Varian Truebeam STx lineer hizlandirict Hd-MLC boyutlar
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3.2.

3.1.4. Eclipse TPS tedavi planlama sistemi

Calismada kullanilan Eclipse™ 11.0 tedavi planlama sistemi 3BKRT, IMRT,
IMAT ve brakiterapi gibi modern radyoterapi planlarini kolaylastiran kapsamli bir
tedavi planlama sistemidir. BT, Manyetik Rezonans Goriintiileme (MRG), ve
Positron Emission Tomography (PET) dahil olmak {izere herhangi bir DICOM
uyumlu goriintii seti ile hastanin 3B modelleri olusturulabilir. Eclipse, algoritmalari
ile dogru ve hizli bir sekilde fotonlar, elektronlar ve brakiterapi i¢in doz dagilimi
hesaplayabilir. Eclipse, fotonla icin AAA ve PBC, elektronlar i¢in ise Gaussian

Pencil Beam algoritmasini kullanir (31).

3.1.4.1. Anizotropik Analitik Algoritmasi (AAA)

AAA, Eclipse (Varian Medikal Sistemleri) tedavi planlama sisteminde foton
isinlart i¢in doz dagilimmi hesaplayan bir algoritmadir. Ozellikle heterojen

ortamlarda doz hesaplama dogrulugunu artirmak igin gelistirilmistir (32).

Yontem

Calismada IMRT teknigiyle prostat kanseri tedavi planlamalari yapilmistir.
Hedef hacimlerin almis oldugu maksimum doz degerleri FFF ve FF isinlart igin
incelenmistir. Kritik organlar olarak tanimlanan rektum, hedef dig1 rektum, mesane,
hedef dis1 mesanenin almis oldugu dozlar DVH yardimiyla incelenmistir. PTVy
olarak tanimlanan hedef hacim i¢in konformalite indeksi (CI), homojenite indeksi

(HI) hesaplanmistir ve tedavi planlarindaki toplam MU degerleri incelenmistir.
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3.2.1. Bilgisayarh tedavi planlama sisteminde yapilan islemler

Rastgele olarak segilen 10 prostat kanseri hastanin BT goriintiileri 3 mm kesit
araliklart ile taranarak TPS aktarilmistir. Bu BT goriintiileri kullanilarak, hedef
yapilar (GTV, CTV, PTV) ve kritik organlar ayn1 radyasyon onkologu tarafindan

belirlenmistir.

Planlar yapilirken farkli hedef hacimlerinin, farkli giinlilk dozlar almasina
olanak saglayan eszamanli ek doz (simultane integre boost [SIB]) teknigi
kullanilmistir. Buna gore 37 gilinlik toplam tedavi siiresi boyunca farkli risk
grubundaki PTV' lerin giinliik doz degerleri; PTV; i¢in 210 c¢Gy, PTV; i¢in 180
cGy’dir.

Planlamaya baslamadan oOnce IMRT planlamasi i¢in gerekli sanal yapilar
olusturulmustur. PTV; , hedef prostat1 kapsayan CTV; ¢ e posteriordan 3 mm, diger
yonlerden 5 mm marj verilerek ¢izilmistir. PTV; , hedef seminal vezikiilii kapsayan
CTV; ‘ye posteriordan 5 mm, diger yonlerden 8 mm marj verilerek ¢izilmistir. Tiim
PTV' ler toplanarak Body konturundan 0.5 cm marjla ¢ikartilmis ve PTV disinda
kalan kisimlarda gereksiz sicak noktalarin olusmasi engellenmistir. Kritik
organlardan rektum ve mesanenin hedef tiimorle kesismeyen kisimlart 3 mm marjla
toplam PTV ¢ den ¢ikarilarak hedef dis1 rektum, hedef dis1 mesane olarak tanimlandi

ve rektum, mesane ortalama dozlariin diisiiriilmesi amag¢lanmistir.

FF ve FFF 1sinlarla yapilan tiim planlarda 10 MV foton enerjisi ve 400 MU/dk
doz hizi kullanilmistir. Tiim planlar "sliding window™ teknigi ile, 120 yaprak HD-

MLC' li Varian Truebeam STx cihazinin parametreleriyle olusturulmustur.

Yapilan caligmada 7 alanli IMRT teknigi standart olarak kabul edilmis ve 35°,
800, 1100, 1800, 2500, 280° ve 325"1ik alanlar kullanilmigtir. IMRT optimizasyonu
DVO'"%® (Dose Volume Optimizer) algoritmas: kullamlarak ayni optimizasyon
smirlamalar (constraint) ve dncelikleriyle (priority) yapilmis, planlar AAA 11.0.31
ile hesaplatilmistir. PTV; i¢in maksimum doz, toplam dozun % 107" si ile
sinirlandirildr ve optimizasyon penceresinde OAR’ lar icin Tablo 3.1' deki degerler

kullanilmistir.
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Tablo 3.1: OAR igin belirlenmis referans degerler

Rektum

Hedef dis1 Rektum

Mesane

Hedef dis1 Mesane

Sag ve sol femur baslar1

% 0 <7400 cGy
% 0 <7000 cGy
% 5 <6500 cGy
% 40 < 5000 cGy
% 0 <7400 cGy
% 0 <7000 cGy
% 50 < 5000 cGy

% 0 <5000 cGy

Konformalite indeksi (CI) dozimetrik analizin bir boliimii olarak gelistirilmistir.

Cl 1’e esit oldugunda ideal konformalite saglanmis olur. Konformalite indeksinin

I’den biiyiik olmasi 1sinlanan voliimiin hedef voliimden daha biiyiik oldugu ve

saglikli dokulart igerdigi anlamina gelir. Eger konformalite indeksi 1’den kiictik ise

hedef voliimiin sadece bir kismi isinlanmistir. Konformalite indeksi denklemi

asagida verilmistir (18).

Cl= VR|/TV

VR~ 1s1nlanan voliim (cc), Ty= tiimiir voliimii (cc)

Bu denklem kullanilarak yapilan planlardaki PTV; hedef hacminin konformalite

indeks degerleri hesaplanarak FFF ve FF 1sinlar i¢in karsilagtirilmistir.

Doz homojenitesi hedef hacim igerisindeki absorbe doz dagilimini karakterize

eder. Homojenite indeksin 0’a esit veya yakin olmasi absorbe doz dagiliminin

homojen oldugunu gosterir. HI denklemi asagida verilmistir (19).
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HI= ( Do — Dosog ) / Dogso
Dos2= hedefin %2 hacminin aldigi doz, Dygs= hedefin %98 hacminin aldig1 doz,

Dyss0= hedefin %50 hacminin aldig1 doz

Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTV1 hedef hacminin homojenite

indeks degerleri FFF ve FF 1sinlar i¢in hesaplanmistir.

3.2.2. Planlarin degerlendirilmesi

Optimizasyon ve hesap islemlerinden sonra her bir planin hedef ve Kkritik
organlarin aldigi maksimum dozlar DVH yardimiyla incelenmistir. Planlarin MU
degerleri, PTV; i¢in konformalite ve homojenite Karsilastirilmistir. Elde edilen
verilerin istatistiksel karsilastirilmasi non-parametrik T testi kullanilarak yapilmistir

ve istatistiksel anlamlilik sinir1 p <0.05” dir.

2 13174306
0 TEZ (OYA]
52 Rt
£ MRT FFF

i mRT

==

Resim 3.6 : Tedavi Planlama sisteminden goriiniim
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4. BULGULAR

4.1. D maks Verilerinin PTV; ve PTV; i¢in Karsilastirilmasi

Tablo 4.1 ve Tablo 4.2 sirastyla PTV; ve PTV; igin, FF ve FFF 1sinlarla yapilan
planlarindan elde edilen dmas bulgularini ve bu bulgularin istatistiksel olarak
karsilastirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir. Sekil 4.1 ve Sekil 4.2 ise
sirastyla PTV; ve PTV; i¢in, FF ve FFF isinlarla yapilan planlarindan elde edilen
bulgularin karsilagtirildig grafik ve DVH goriintiisiidiir.

Tablo 4.1 : PTV; i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen dmaxs

(cGy) bulgular1 ve karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No PTV; FF PTV, FFF p
1 8220 8296
2 8269 8296
3 8181 8204
4 8164 8278
5 8247 8302
0.00
6 8237 8282
7 8132 8166
8 8188 8275
9 8257 8359
10 8169 8289
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Tablo 4.2 : PTV; i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen dmaks

(cGy) bulgular1 ve karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No PTV, FF PTV, FFF p
1 8083 8073
2 8133 8095
3 7984 7997
4 8045 8090
5 8096 8159
0.031
6 8108 8109
7 8024 8062
8 8038 8088
9 8048 8102
10 8040 8116
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Hasta No
A PTVLFF MPTV2FF APTV1FFF MPTV2FFF

Sekil 4.1 : PTV; ve PTV; icin FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen
bulgularin karsilagtirildig: grafik

PTWPROSTAT FF | PTV 8V FF

PTWPROSTAT FFF | PTV SV FFF
Sekil 4.2 : Bir hastaya ait PTV; ve PTV; i¢cin FF ve FFF isinlarla yapilan
planlarindan elde edilen bulgularin karsilastirildigt DVH goriintiisii
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4.2. Rektum i¢in Dozmnaks Verilerinin Karsilastirilmasi

Tablo 4.3 ve Tablo 4.4 sirasiyla Rektum ve hedef disindaki Rektum yapilari igin,
FF ve FFF isinlarla yapilan planlarindan elde edilen dmas bulgularmi ve bu
bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmast ile bulunan p degerlerini
gostermektedir. Sekil 4.3, Sekil 4.4 ve Sekil 4.5 ise sirasiyla Rektum ve hedef
disindaki Rektum yapilar igin, FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlardan elde edilen
Omaks bulgularinin kasilastirildig grafik ve DVH goriintiileridir.

Tablo 4.3 : Rektum i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen dmaks

(cGy) bulgular1 ve karsilastirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No Rektum FF Rektum FFF P
1 7876 7873
2 8069 8072
3 7896 7899
4 7866 7955
5 7955 8108
0.009
6 7895 7924
7 7902 7919
8 7991 8082
9 7852 7927
10 7905 8018
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Tablo 4.4 : Hedef dis1 Rektum icin FF ve FFF isinlarla yapilan planlarindan elde

edilen dmaks (CGy) bulgulari ve karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No Hedef disindaki Rektum FF Hedef digindaki Rektum FFF p
1 7320 7272
2 7345 7423
3 7282 7378
4 7361 7398
5 7303 7352
0.008
6 7491 7500
7 7290 7313
8 7390 7478
9 7351 7428
10 7346 7456
8200 ‘ ‘
8100 - ‘
8000 - A A
7900 - A A A =2 A k
~7800 -
>
)
27700 -
N
R7600 -
7500 - [ | T
7400 - * T m 0 T
[
7300 - * u ‘
7200 ; ! 1
0 1 2 3 4 Ha%ta NOG 7 8 9 10
A Rektum FF .~ Rektum FFF @ Hedef digindaki Rektum FF B Hedef disindaki Rektum FFF

Sekil 4.3 : Rektum ve hedef dis1 Rektum i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlardan
elde edilen bulgularin kasilastirildigi grafik

43



Rectum FF
Rectum FFF

Sekil 4.4 : Bir hastaya ait Rektum i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde
edilen bulgularin karsilastirildigt DVH goriintiisii

i

REKTUM-PTV FF
REKTUM-PTV FFF

Sekil 4.5 : Bir hastaya ait hedef dis1 Rektum icin FF ve FFF isinlarla yapilan
planlarindan elde edilen bulgularin karsilastirildigi DVH goriintiisii
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4.3. Mesane i¢in Dozmaks Verilerinin Karsilastirilmasi

Tablo 4.5 ve Tablo 4.6 sirasiyla Mesane ve hedef disindaki Mesane yapilari igin,
FF ve FFF isinlarla yapilan planlarindan elde edilen dmas bulgularimi ve bu
bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmast ile bulunan p degerlerini
gostermektedir. Sekil 4.6, Sekil 4.7 ve Sekil 4.8 ise sirasiyla Mesane ve hedef
disindaki Mesane yapilar i¢in, FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlardan elde edilen
Omaks bulgularinin kasilastirildig grafik ve DVH goriintiileridir.

Tablo 4.5 : Mesane i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen dmas

(cGy) bulgular ve karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No Mesane FF Mesane FFF p
1 7946 7947
2 7988 7963
3 7902 7898
4 7924 8021
5 5023 8060
0.301
6 7998 8026
7 7936 7970
8 7912 7929
9 7979 8034
10 7946 8009
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Tablo 4.6 : Hedef dis1 Mesane i¢in FF ve FFF isinlarla yapilan planlarindan elde

edilen dmaks (cGy) bulgular1 ve karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No Hedef disindaki Mesane FF Hedef disindaki Mesane FFF p
1 7343 7354
2 7284 7392
3 7291 7343
4 7345 7417
5 7371 7446
0.00
6 7488 7524
7 7359 7418
8 7328 7379
9 7323 7394
10 7343 7401
9000 -
8000 - : : : [ | z [ ] : : [ |
7000 A
6000 -
5000 A
~—
>
94000 1
Ry
S
Q?)OOO 2
2000 -
1000 -
0
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Hasta No
Mesane FF Bl Mesane FFF A Hedef digindaki Mesane FF A Hedef disindaki Mesane FFF

Sekil 4.6 : Mesane ve hedef dis1 Mesane i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlardan
elde edilen bulgularin kasilastirildigi grafik
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Bladder FE
Bladder FFF

Sekil 4.7 : Bir hastaya ait Mesane igin FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde
edilen bulgularin karsilastirildigi DVH goriintiisii

BLADDER -PTV FF |

BLADDER -PTV FFF |
Sekil 4.8 : Bir hastaya ait hedef dis1 Mesane i¢cin FF ve FFF isinlarla yapilan
planlarindan elde edilen bulgularin karsilastirildigt DVH goriintiisii
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4.4. CI ve HI Verilerinin Karsilastirilmasi

Tablo 4.7, Tablo 4.8, Tablo 4.9 ve Tablo 4.10 sirasiyla Cl ve HI i¢in, FF ve FFF
1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen bulgulari ve bu bulgularin istatistiksel
olarak karsilastirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir. Sekil 4.9 ise Cl ve
HI i¢in, FF ve FFF 1smlarla yapilan planlardan elde edilen bulgularinin

kasilastirildig: grafiktir.

Tablo 4.7 : CI hesaplamast i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen
D2, Dogsg Ve Doyog (CGy) bulgulan

Hasta No Dy, FF Dysso FF Dosos FF Dy, FFF Dyss0 FFF Dosos FFF
1 8164 7985 7690 8188 7955 7656
2 8221 8075 7667 8255 8041 7730
3 8116 7976 7679 8156 7951 7732
4 8108 7949 7668 8191 8003 7919
5 8183 8006 7617 8235 8043 7675
6 8189 8017 7795 8226 8026 7799
7 8073 7918 7709 8095 7903 7722
8 8134 7980 7687 8208 8012 7729
9 8128 7970 7650 8205 8018 7721
10 8102 7952 7676 8203 8019 7740
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Tablo 4.8 : HI hesaplamasi i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen

VR (cc) ve T, (cc) bulgular

FF FFF

Hasta No VRI TV VRI TV
1 144,99 131,3 144,95 131,3
2 77,95 70,7 83,65 70,7
3 105,87 101,5 118,5 101,5
4 147 137,4 158,8 137,4
5 120,27 109,5 132,98 109,5
6 96,05 773 95,81 773
7 159,79 135,8 164,56 135,8
8 134,09 124,8 148,04 124,8
9 111,76 105,7 122,11 105,7
10 100,39 102,3 110,93 102,3

Tablo 4.9 : FF ve FFF isinlarla yapilan planlarindan elde edilen CI degerleri ve

karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No CIFF CI FFF P
1 1.104 1.104
2 1.103 1.183
3 1.043 1.167
4 1.070 1.156
5 1.098 1.214
0.001
6 1.243 1.239
7 1.177 1.212
8 1.074 1.186
9 1.057 1.155
10 0.981 1.084
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Tablo 4.10 : FF ve FFF isimlarla yapilan planlarindan elde edilen HI degerleri ve

karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No HI FF HI FFF p
1 0.059 0.067
2 0.069 0.065
3 0.055 0.053
4 0.055 0.034
5 0.071 0.070
0.815
6 0.049 0.053
7 0.046 0.047
8 0.056 0.060
9 0.060 0.060
10 0.054 0.058
1,400 ‘ ‘
1,200 - ‘ ‘ A ‘

1,000 - A
0,800 -
0,600 -
0,400 -
0,200 -
0,000 , F F u T ! " F ’ F
0 1 2 3 4 7 8 9 10 11

5 6
Hasta No
ACIFF ACIFFF MHIFF EHIFFF

Sekil 4.9 : Cl ve HI igin FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlardan elde edilen bulgularin
kagilastirildig: grafik
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4.5. FF ve FFF Isilar icin MU Verilerinin Karsilastirilmasi

Tablo 4.11 MU igin, FF ve FFF ismlarla yapilan planlarindan elde edilen
bulgular1 ve bu bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmasi ile bulunan p
degerlerini gostermektedir. Sekil 4.10 ise MU i¢in, FF ve FFF isinlarla yapilan
planlardan elde edilen bulgularinin kasilastirildig: grafiktir.

Tablo 4.11 : MU igin FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlarindan elde edilen bulgular ve

karsilagtirmalar sonucu bulunan p degeri

Hasta No MU FF MU FFF P
1 629 756
2 635 747
3 739 849
4 630 796
5 612 686
0.00
6 656 751
7 757 845
8 674 870
9 729 909
10 646 865
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Sekil 4.10 : MU i¢in FF ve FFF 1sinlarla yapilan planlardan elde edilen bulgularin
kasilagtirildig: grafik

Bu calismadaki bulgularda, FFF 1sinlarla yapilan planlarda PTV; ve PTV; i¢in
maksimum doz sirasiyla % 0.83, % 0.36 oraninda artmistir. Rektum ve hedef
disindaki rektum i¢in maksimum doz, FFF 1sinlarla yapilan planlarlarda FF 1sinlarla
yapilanlara gore sirasiyla % 0.71, % 0.70 oraninda artmistir. Mesane i¢in maksimum
doz, FFF isinlarla yapilan planlarda % 4.31 oraninda artmustir; ancak bu fark
istatistiksel olarak anlamli degildir. Hedef disindaki mesane i¢inde maksimum doz,
FFF 1sinlarla yapilan planlarda % 0,8 oraninda artmistir. Konformalite indeks degeri
(CI), FFF 1sinlarla yapilan planlarda FF 1sinlarla yapilanlara gére % 6.84 oraninda
artmistir. Homojenite indeks degeri ise, FFF 1sinlarla yapilan planlarda FF 1sinlarla
yapilanlara gore % 5 oraninda azalmistir; ancak bu fark istatistiksel olarak anlaml
degildir. Toplam MU degeri ise, FFF 1sinlarla yapilan planlarda % 20.38 oraninda

artmigtir.
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5. TARTISMA VE SONUC

FF uygulandigi ve uygulanmadigi planlarda PTV, PTV; yeterli hedef dozuna
ulagsmistir ve risk altindaki kritik organlar baslangigta belirlenen doz sinirlar i¢inde

elde edilmistir.

Diizlestirici filtre kullanilmasinin doz dagilimi etkisi karsilastirildiginda, FF
uygulanmayan planlarda uygulananlara gére, PTV; ve PTV, hedef hacimleri
igerisindeki sicak dozlar anlamli olarak daha biiyiik bulunmustur; ancak bu fark %1
ile smirhidir ve gorilmistir ki PTV, igin sicak doz olusumu artan hacimden
bagimsizdir. Vassiliev et al. prostat kanserli hastalarda, 18 MV 1sinlar kullanilarak
yaptiklar1 IMRT planlamalarinda, FF uygulanmayan planlarda, PTV maksimumun
dozunun anlamli olarak, % 3.8 oraninda arttigin1 bildirmistir (36). Ong et al vertebral
metastazlarda VMAT teknigi kullanarak yaptiklar1 SBRT (Stereotactic Body
Radiotherapy) planlarinda FF uygulanmayan planlarda PTV maksimum dozunun
anlaml1 olarak, % 6 oraninda arttigin1 bildirmistir (38). Vassiliev et al ve Ong et al.’

un, PTV maksimum dozu i¢in elde ettikleri bulgular bu ¢alismayla uyumludur.

Hedeflerden sadece PTV; i¢in doz homojenitesi karsilastirimistir. Elde edilen
doz homojenitesi FF uygulanmayan planlarda, anlamli olmamakla beraber % 5
oraninda daha iyidir. Zwahlen et al. prostat kanserli hastalarda, 10 MV igmlar
kullanilarak, VMAT teknigiyle yaptiklar1 planlarda, hedef homojenitesinin FF
uygulanmadiginda %1 civarinda anlamli olmamakla beraber arttigi bildirilmistir
(37). Spruijt et al. meme kanserli hastalarda, 10 MV 1gmlar kullanarak, IMRT
teknigiyle yaptiklari planlarda ise, FF uygulanan planlarda hedef homojenitesinin
anlamsiz olarak % 2,9 oraninda arttigin1 bildirmistir (39). Zwahlen et al’ un hedef
homojenitesi icin elde ettikleri bulgular bu ¢alismayla uyumlu; ancak Spruijt et al’ un
elde ettikleri bulgularla uyumlu degildir. Bunun nedeni de iki ¢alismanin farkli hedef
yerlesimine sahip olmasi veya doz optimizasyonunda kullanilan farkli sinirlamalar ve

Onceliklerden olabilir.
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Her iki teknigin PTV; hedefi ic¢in elde ettigi doz konformalitesi
degerlendirildiginde, FF uygulanan planlar FF uygulanmayan planlara gore % 6.84
oraninda anlamli olarak daha basarilidir. Vassiliev et al. prostat kanserli hastalada, 18
MYV igimnlar kullanilarak yaptiklart IMRT planlamalarinda, FF uygulanan planlarda
doz konformalitesinin anlamli olmamakla beraber, % 1.7 oraninda daha iyi
oldugunu bildirmistir (36). Spruijt et al. meme kanserli hastalarda, 10 MV 1sinlar
kullanarak, IMRT teknigiyle yaptiklar1 planlarda, FF uygulanan planlarda hedef
konformalitesinin anlamli olmamakla beraber % 1.9 oraninda arttigin1 bildirmistir
(39). Vassiliev et al ve Spruijt et al ‘un, hedef konformalitesi i¢in elde ettikleri
bulgular bu c¢alismayla uyumludur. Bu c¢alismadaki bulgularda FF uygulanan
planlarda uygulanmayanlara goére hedef doz sariminin daha iyi olmasinin nedeni ise,

FF uygulanan 1sinlarin daha homojen bir doz dagilim profiline sahip olmasi olabilir.

Kritik organlar agisindan bulgular incelendiginde ise; rektum ve hedefin
icermedigi rektum hacimlerinde sicak doz, FF uygulanmayan planlarda fazladir,
ancak bu fark % 1 ile simirhdir. Vassiliev et al. prostat kanserli hastalada, 18 MV
isinlar kullanilarak yaptiklar1t IMRT planlamalarinda, FF uygulanmayan planlarda,
rektum igin ortalama dozda anlamli olmamakla beraber % 0.7’ lik bir artis
bildirmistir (36). Zwahlen et al. prostat kanserli hastalarda, 10 MV isimlar
kullanilarak, VMAT teknigiyle yaptiklari planlarda, FF uygulanmayan planlarda
rektum ortalama dozunda % 2,4 oraninda azaldigin1 bildirmistir (37). Ong et al.
vertebral metastazlarda VMAT teknigi kullanarak yaptiklari SBRT (Stereotactic
Body Radiotherapy) planlarinda, vertebral metastazlar i¢in FF uygulanan ve
uygulanmayan isinlarla yapilan planlarin kritik organ dozlar1 arasinda anlamli bir
fark olmadigini, akciger i¢in ise kritik organ dozlarinin her iki teknik i¢in benzer
oldugunu bildirmistir (38). Vassiliev et al’ un rektum hacmi i¢in elde ettikleri
bulgular bu g¢alismayla uyumludur, ancak Zwahlen et al ve Ong et al.” un elde
ettikleri bulgular bu calismayla uyumlu degildir. Bunun nedeni de caligmalar
arasindaki teknik farki, farkli tiimdr yerlesimi veya doz optimizasyonunda kullanilan

farkli sinirlamalar ve Oncelikler olabilir.
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Mesane hacimdeki sicak doz i¢in bu karsilagtirilma yapildiginda ise, FF
uygulanmayan planlarda anlamli olmamakla beraber, % 4,31 oraninda artmistir.
Hedefi igermeyen mesane hacmi igin de sicak doz FF uygulanmayan planlarda % 0,8
oraninda artmistir. Vassiliev et al. prostat kanserli hastalarda, 18 MV isinlar
kullanilarak yaptiklari IMRT planlamalarinda, mesane ortalama dozunun FF
uygulanmayan planlarda uygulanan gére % 3 oraninda fazla oldugu bildirmistir (36).
Zwahlen et al. prostat kanserli hastalarda, 10 MV isinlar kullanilarak, VMAT
teknigiyle yaptiklart planlarda, FF uygulanmayan planlarda mesane ortalama
dozlarinda % 1,3 oraninda azalma oldugunu bildirmistir (37). Vassiliev et al’ un
mesane hacmi igin elde ettikleri bulgular bu ¢alismayla uyumludur, ancak Zwahlen
et al” un elde ettikleri bulgular bu caligmayla uyumlu degildir. Bu bulgular
dogrultusunda FF uygulanan iginlarin uygulanmayanlara gore kritik organ korumasi
daha iyidir. Bunun nedeni de ¢alismalar arasindaki teknik farki veya doz
optimizasyonunda kullanilan farkli smirlamalar ve Oncelikler olabilir. Bu
calismadaki bulgularda FF uygulanan planlarda uygulanmayanlara gore kritik organ
korumasinin daha iyi olmasinin nedeni ise, diizlestirilmemis 1sinlarin ortalama
enerjisinin  diizlestirilmis 1sinlara gore daha diisik olmasi ve bdylece 1sin
giriciligininde azalmasiyla; 10MVFFF’ in dmas’ nin 10MV’ ye gore ylizeye daha
yakin olmasiyla, build- up bolgesindeki yiiksek dozun yiizeye dogru kaymasi olabilir
(33).

FF uygulanmayan isinlar kullanilarak yapilan planlardan elde edilen toplam MU
degerleri doz hiz1 degistirilmedigi halde, FF uygulanan 1sinlara gére % 20,3 oraninda
artmigtir. Zwahlen et al. ¢alismasinda (37) FF uygulanmayan isinlarla yapilan
planlarda toplam MU degerinde % 24,7’ lik bir artis bildirmistir. Ong et al.
calismasinda (38) FF uygulanmayan 1sinlarla yapilan planlarda toplam MU
degerinde % 8,3’ liikk bir artis bildirmistir. Bu ¢alismadaki toplam MU degerindeki
arttg Zwahlen et al. ve Ong et al.” un elde ettikleri bulgularla uyumludur. Ancak Ong
et al.” un daha az bir artis bulmasinin sebebi hedef hacminin bu ¢alismaya gore daha
kiigiik olmasindan kaynakli olabilir. Toplam MU degerindeki bu artisin nedeni ise,
FF uygulanmayan 1sinlarda diizlestirici filterinin kalkmasiyla dozun alan kenarina

dogru FF isinlara gére azalmasi; bu nedenle merkezi bolge ile periferik bolge
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arasinda olusan farkli doz diizeylerinin homojen hale getirilebilmesi icin, FFF
isinlarin IMRT alanlari tarafinda daha fazla modiile edilerek MU degerini arttirmasi
olabilir., MU degerindeki bu artis normal doku integral dozunuda (NTID)

arttiracaktir.

Bu caligmaya baglarken, daha 6nce yapilmis olan FF uygulanmayan isinlarin
kullanildig1 fantom Ol¢timlerinde, perifel dozun azalmasiyla daha iyi kritik organ
korumasi saglandigi iddia edilmistir (27,33). Bu c¢alismada bunu gostermeyi
amagladik; ancak FF uygulanan planlar uygulanmayanlara goére Kkritik organ
korumasi agisindan daha iyi bulunmustur. Bunun nedeninin hedef hacmin
biiyiikliigiinden, tedavi planlama sisteminin yazilimindan, kullanilan tedavi
tekniginin farkliligindan ve optimizasyon sirasinda kullanilan smirlamalar ve
onceliklerden kaynakli oldugunu diisiiniiyoruz. MU artis1 ise doz diizeylerinin

homojen hale getirilebilmesi i¢in beklenen bir sonug olarak bulunmustur.
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