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OZET

Insan viicudu kemik, akciger ve yumusak doku gibi farkli yogunluklara sahip
dokular icermektedir. Isinin gectigi dokularda su esdegeri olmayan inhomojen
ortamlarin varligi, doz dagilimlarinda degisikliklere sebep olacaktir. Isinlanan
dokularda dozun dogru olarak belirlenebilmesi i¢in, doz hesaplama algoritmalar
inhomojen yapilarda dogru modelleme yapmalidir. Bu ¢alismada yogunluk ayarh
radyoterapi planlarinda (YART) Anizotropik Analitik (AAA) ve Pencil Beam
Convolution (PBC) algoritmalarimin inhomojen dokulardaki doz dagilimlar
karsilastirilmistir. Ayrica iyon odasi Ol¢iimleriyle hesaplanan ve olgililen dozlarin
uyumu incelenmis, homojen ve inhomojen fantomlarda algoritmalarin profil ve
yiizde derin doz (YDD) egrileri karsilastirilmigtir. Bunun yaninda AAA ve PBC
kullanilarak hesaplanan YART planlarinda hedef hacim igerisinde var olan hava
esdegeri doku hacminin elde edilen doz dagilimina etkisi arastirilmigtir. AAA ve
PBC’nin doz dagilimlar1 karsilagtirildiginda, risk altindaki organlarin maruz kaldig
dozlar arasinda klinikte ihmal edilebilecek fark saptanirken, hedef hacim igerisindeki
sicak doz bolgesinin hacmi AAA ile PBC’den anlami olarak fazla bulunmustur
(p=0.005). Homojen fantomda hesaplanan ve dlgiilen dozlar karsilastirildiginda AAA
planlar1 i¢in alamli fark bulunamazken (p=0.074) PBC planlar1 i¢in anlamli fark
bulunmustur (p=0.012) fakat bu fark %3’ten kiiciiktii. Inhomojen fantomda ise
hesaplanan ve Ol¢iilen dozlar karsilastirildiginda AAA planlar i¢in anlaml fark
yokken (p=0.139) PBC planlar1 i¢in anlaml fark saptanmistir (p=0.007) ve bu fark
%6’dan biiyiiktii. AAA ve PBC’nin homojen fantomdaki YDD ve profilleri arasinda
anlaml fark olmamakla beraber inhomojen fantomdaki profil egrilerinde, 6zellikle
alan kenarlarinda anlamli fark bulunmustur. Inhomojen fantomdaki YDD’ler
incelendiginde ise hava esdegeri dokuyu AAA ve PBC birbirlerinden farkli
modellemislerdir. Ayrica, hedef icerisindeki hava esdegeri hacmin miktar1 arttikga,

planlarda maksimum doz ve sicak doz hacminin arttig1 gézlenmistir.

Anahtar Kelimeler: AAA, inhomojen, iyon odasi, PBC, YART,



SUMMARY

Comparison of Doses Calculated by Anisotropic Analytical Algorithm and
Pencil Beam Convolution in the Inhomogeneous Tissues. The human body
consists of tissues, which have different densities. These inhomogeneous densities
effect the dose distributions. In order to get accurate dose distribution in the intensity
modulated radiotherapy (IMRT), treatment planning system dose calculation
algorithms should model precisely. Dose distributions of Anisotropic Analytical
Algorithm (AAA) and Pencil Beam Convolution (PBC) dose calculation algorithms
in the inhomogeneous tissues were compared. Furthermore calculated doses were
verified as dose measurements using ionization chamber. Moreover, dose profiles
and percentage depth dose (PDD) curves created by AAA and PBC were
investigated. Whether the amount of tissue volume with air density included by
planning target volume has an effect on dose distribution was studied. Calculated
organs at risk doses by AAA and PBC were significantly different but clinically
negligible. On the other hand, hot spot region was larger in AAA than PBC plans
(p=0.005). For homogeneous phantom, calculated and measured doses were not
significantly different in AAA plans (p=0.074), in contrast significantly different in
PBC plans (p=0.012), all the differences were limited within %3. For
inhomogeneous phantom, calculated and measured doses were not significantly
different for AAA (p=0.139), significantly different for PBC (p=0.007); this
difference was >6%. While there was no significant difference between AAA and
PBC created PDDs and dose profiles in the homogeneous phantom, significant
difference was seen in the inhomogeneous phantom. Disparity was markedly seen in
sharp in the regions outside the field edge. Maximum dose and hot spot region
increased with the amount of tissue volume with air density included by planning

target volume for both algorithms.

Key Words: AAA, Inhomogeneous, ionization chamber, PBC, IMRT.



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapi tek basina veya cerrahi ve kemoterapi ile birlikte kanser tedavisinde
kullanilan yontemlerden biridir. Radyoterapi, kanser hiicrelerinin iyonlastirici

radyasyonla yok edilmesi veya ¢ogalmasinin durdurulmasi temeline dayanir.

Radyoterapi planlamasinda temel amag¢ planlanan radyasyon dozunun
tanimlanan hedef bolgeye sinirlandirilmasi, ¢evre organlara miimkiin olan en az doz
uygulanarak yan etkilerin azaltilmasidir. Bu sayede tiimoriin ortadan kaldirilmast,
hayat kalitesinin artiritlmasi ve/veya yasam siiresinin uzatilmasi saglanir. Bu amag
dogrultusunda hedef ve normal dokularin dogru lokalizasyonu ve sogurulan dozun

kesin olarak hesaplanmasi gerekir.

Uygulanan ve hesaplanan doz dagilimindaki farkliliklar, genellikle 1sinlanan
hacimde farkli yogunluktaki yapilarin varligindan (1-3) veya kiigiik alanlarin

kullanildig (4,5) durumlarda algoritmanin zayi1f modellemesinden kaynaklanir.

Inhomojen ortamlarda, diizeltme  tabanh algoritmalara  kiyasla
convolution/superposition algoritmalari doz dagilimindaki dogrulugu artirmaktadir.
Eclipse tedavi planlama sisteminde foton doz dagilimlarinin hesaplanmasinda
kullanilan ~ Anizotropik  Analitik ~ Algoritmas1  bir convolution/superposition
algoritmasidir. Aslinda Anizotropik Analitik Algoritmas1 da Pencil Beam
Convolution gibi bir pencil beam algoritmasidir. Pencil Beam Convolution dozu,
birincil foton pencil beam etrafinda depolanan doz olarak tanimlanan kernellerin
konvoliisyonuyla hesaplar. Inhomojen yapilart Equivalent Tissue-Air Ratio Yontemi
gibi bir diizeltme faktorii kullanilarak dikkate alir. Buna karsilik, Anizotropik
Analitik Algoritmas1 ii¢ kaynaktan (birincil fotonlar, ekstra fokal fotonlar ve
kontemine elektronlar) ayr1 ayri modellenen katkilari igermektedir. Birincil ve ekstra
fokal fotonlart ayn1 yontemle hesaplayan Anizotropik Analitik Algoritmasi, Monte
Carlo yontemleriyle elde edilen monoenerjetik pencil beam kernellerin

siiperpozisyonuyla polienerjetik pencil beam kernelleri olusturur. Daha sonra
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Anizotropik Analitik Algoritmasi modeli derinlik ve lateral yonde ikiye ayrilir;
derinlik ve lateral bilesenler ters elektron yogunluguyla ayri ayri lokal olarak

Olceklendirilerek inhomojenite diizeltmesi yapar.

Bu tez c¢alismasinda Anizotropik Analitik Algoritmas1 ve Pencil Beam
Convolution foton doz hesaplama algoritmalarinin inhomojen dokularda doz
dagilimi karsilagtirilmasi, homojen ve inhomojen fantomlarda iyon odasi dlgimleri
alinarak hangi algoritmanin tedavi planlama sisteminde modelledigi doza daha yakin
sonuclar verdiginin arastirilmasi, homojen ve inhomojen fantomlarda profil ve yiizde
derin doz egrilerinin karsilastirilmas: amaglanmistir. Ayrica her iki algoritma
kullanilarak hesaplanan planlarda elde edilen normalizasyon degerinin, planlanan

hedef hacim igerisinde var olan hava esdegeri dok hacmi ile iligkisi arastirilmistir.



2. GENEL BiLGILER

2.1. Tarihce

Radyoterapi (RT) tarihi 1895 yilinda Wilhelm C. Roentgen tarafindan kesfedilen
X 1sinlartyla baglar. X 1sinlariyla ilk deneysel kanser tedavisi, X 1sininin kesfinden
sadece birka¢ ay sonra uygulanmistir (6). 1896 yilinda Becquerel radyoaktiviteyi ve
1898 yilinda da Curie radyumu kesfetmistir. Radyumun bulunmasinin tizerinden 10
yil bile gegmeden RT, kanser tedavisinde etkin ve yaygin bir sekilde kullanilmaya
baglanmistir. {lk otuz yil boyunca RT, ¢ok az uzman tarafindan onlarin
deneyimlerine ve hastalarinin giinliik kondisyonuna gore degisen farkli tedavi
parametreleriyle (doz, alan boyutu, pozisyon gibi) uygulanmistir (7). Bu durum
RT’nin temel prensiplerinin olusturuldugu 1940’lh yillarin baslarina kadar devam
etmistir. Bu prensipler: verilecek radyasyon dozunun tedavi edilecek bdlgenin
sekline, boyutuna ve pozisyonuna gore degismesi gerektigini ve doz dagilimini
miimkiin oldugunca uniform olmasi (7), ayrica tedavi edilecek bolgenin disinda
kalan saglikli dokularda olabildigince az hasar olusturacak sekilde radyasyon

dozunun uygulanmasidir

Eksternal RT ile tedavi, 1930’lu yillarda 700-800 kV ortavoltaj {initeleriyle ve
1950’11 yillarin baslarinda kobalt 60 iinitesiyle uygulanmistir (6). 1953 yilinda 6
Mega Volt (MV) enerjili medikal lineer hizlandirici piyasaya ¢ikmustir (8).

Medikal lineer hizlandiricinin icadindan sonra, RT’ de tedavi planlamasi
alaninda ve bununla ilgili bilgisayar kontrollii donanim alaninda 6nemli gelismeler
olmustur. 1960’li yillarda piyasaya ¢ikan ¢ok yaprakli kolimatdrler hedef hacme
yonelik alan sekillendirmede onemli bir teknolojik gelisme olmustur (9). Daha
sonralar1 1980’11 yillarda yogunluk ayarli RT’nin ortaya ¢ikmasiyla hedef bolgeye
maksimum doz verilirken ¢evre organlarin keskin doz diislisii nedeniyle minimum

doz almasi saglanmigtir. X 1511 goriintii reseptorlerinin lineer hizlandiricilara entegre



olmasiyla birlikte tedavinin goriintii rehberliginde verilmesi miimkiin olmustur.
Gorilintli rehberliginde RT sayesinde tedavinin her seansinda hedef tedavi Oncesi
goriintiilenerek kaymalarin diizeltilebilmesi ve bdylece 1smmin hedefe dogru bir

sekilde yonlendirilmesi miimkiin olmustur.

2.2. Cok Yaprakh Kolimator

Cok yaprakli kolimatdér (CYK), konformal ve yogunluk ayarli radyasyon
tedavisinde alan sekillendirmek i¢in 6nemli bir aractir. Statik alanli konvansiyonel
RT’de de cerrobend bloklarin yerini almistir (10). Ozellikle derin doz, output ve
gecirgenlik gibi dozimetrik faktorler cerrobend bloklarla kiyaslanabilir sonuglar

vermistir (11).

Resim 2.1Cok Yaprakli Kolimator

2.3. Yogunluk Ayarh RT

Konvansiyonel eksternal RT’de, alan boyunca uniform yogunlukta radyasyon
demetleri kullanilmaktadir. Bazen kontur diizensizliklerini dengelemek igin

yogunluk profillerini degistirmek amaciyla kama filtreler veya kompansatorler



kullanilabilirler. Bu yogunluk profillerinin degistirilmesi islemine “yogunluk
modiilasyonu” denir. Bu yiizden kompansatorler veya kamalar yogunluk
modiilasyonunu sagladiklari i¢in yogunluk modiilatorleri olarak isimlendirilebilirler
(12).

Yogunluk ayarli RT (YART) terimi, doz dagiliminin hedefi en uygun sekilde
saracak hale getirmek i¢in 151n demetinin uniform olmayan radyasyon akisi seklinde
uygulandigr bir RT teknigidir. Plan optimizasyonu i¢in simirlandirma Kriterleri
belirlenir ve verilen demet pozisyonlar i¢in en uygun aki profilleri “ters planlama”
ile olusturulur. Hesaplatilan CYK hareketleri elektronik olarak yogunluk ayarlh
demetleri hesaplatildig1 gibi olusturmasi i¢in gerekli yazilim ve donanima sahip olan

lineer hizlandiriciya aktarilir (12).

2.3.1. U¢ Boyutlu RTden YART’a Gegis

YART, klinik kullanimda ii¢ boyutlu RT’nin (3BRT) gelisiminin bir sonucu
olarak 1980’lerde ortaya ¢ikmustir. Sekil 2.1 farkli YART tekniklerini gostermektedir
(13).

| Statik YART
CYK tabanh {

Dinamik YART

Sabit-gantri
( YART

Kompansatér
tabanh

MiMiC
Fan demet
YART
Helikal tomoterapi |
. Ark-tabanl | elikal tomoterapi

YART
| Tek Ark |
Kon demet {
YART
| Coklu Ark |

Sekil 2.1 Farkli yogunluk ayarli RT teknikleri

YART '<




2.3.2. YART Teknikleri
2.3.2.1. Sabit Gantri YART

Sabit-Gantri YART belirli sayidaki sabit demet dogrultularinin kullanilmasi
acisindan 3DCRT ile benzerlik gostermektedir. CYK tabanli sabit gantri YART iki
sekilde yapilabilir; statik YART (sYART) ve dinamik YART (dYART) (12).

2.3.2.1.A. Statik YART

Hasta sabit gantri agilarinda birgok alanla tedavi edilir ve her alan, uniform 1s1n
yogunluguyla 1sinlanmis bir dizi alt alanlara (segment) boliinmiistiir. Alt alanlar
CYK ile olusturulur. Lifler bir sonraki alt alam1 olusturmak i¢in hareket ederken

hizlandirict 151n vermeyi keser. Bu yontem Step and Shoot olarak da adlandirilabilir.

Sekil 2.2 Statik YART yontemi ile yogunluk ayarinin yapilmasi

2.3.2.1.B. Dinamik YART

Bu teknikte karsilikli lifler ayn1 anda ve aym1 yonde hareket eder. Liflerin her
biri zamanin bir fonksiyonu olarak farkli bir hiza sahiptir. Liflerin arasmin agik
kalma siiresi, alanin farkli noktalarina degisken yogunlukta doz olusmasina sebep
olur. Bu teknik sliding window, leaf-chasing, camera-shutter ve sweeping variable

gap gibi bir¢ok farkli isimle adlandirilabilir (14).



2.3.2.2. Ark Tabanh YART

Konformal ark teknigi basit hedeflerde miikemmel doz dagilimi saglayabilir.
Fakat hedef hacimler genellikle ideal kiiresel veya elipsoitsel sekilden farklidir (14).
Bu durumda ilk olarak Yu (15) tarafindan 6nerilen ark tabanli YART doz dagilimini
diizenlemek icin iyi bir secenek olmustur. Ark tabanli YART {i¢ yoOntemle
yapilabilir:

2.3.2.2.A. Fan Beam YART

Fan beam YART ta her kesitin longitudinal yondeki kalinlig1 2-4 cm, ¢ap1 ise 20
cm’ye kadar olabilir. Kuzey Amerikali bilim adaminin Peacock ters planlama
sistemini ve MiMIC kolimatoriinii igeren Peacock sistemi bu tiir bir tedavi igin
kullantlir (13).

2.3.2.2.B. Tomotherapy

Lineer hizlandiricidan gelen 1s1n esmerkezde 40 cm boyunda 5 cm genisliginde
acilan birincil kolimatdrlerden gecer. CYK, 64 adet tungsten liften olusur ve bu lifler
hedefe gecen radyasyonu kontrol etmek icin agilan pencere boyunca hareket ederler.
Bilgisayar kontrollii CYK’ler ¢ok hizli olarak igeri ve disar1 (agik-kapali) hareket
ederek yogunlugu ayarlar (14).

2.3.2.2.C. Kon Beam Tabanh YART

Yogunluk ayarli Ark Tedavi teknigi YU tarafindan gelistirilen bir teknik olup,
gantri rotasyonu ile hareketli CYK’leri bir araya getiren tekniktir. Sabit gantri
acilartyla yogunlugu ayarlanmis i1sinlar kullanmak yerine, YART gantriyi hasta
etrafinda dondiirerek doz dagilimmi optimize eder (16). Bu teknik Step and Shoot
teknigine benzemekte olup her alan (ark boyunca pozisyonlandirilmis) uniform
yogunluklu alt alanlara boliintir (17). Kon demet YART 1in fan demet YART tan en
onemli farki dilimler halinde 1sinlama yapmayarak kon seklindeki genis radyasyon

akisin1 CYK ile diizenleyerek 1sinlama yapilmasidir.



2.3.3. Tedavi Planlamasi

YART planlar1 demet yogunlugunun ayarlanma yontemine gore ileri planlama

ve ters planlama olarak siniflandirilir.

2.3.3.1. Ileri (Forward) Planlama Teknigi

RT planlamasinda iki 6nemli ama¢ vardir: doz konformalitesini ve hedef
icindeki doz homojenitesini saglamak. Hedef hacim i¢inde uniform doz dagilimi elde
etmek i¢in, hedef hacimdeki kontur diizensizliklerini dikkate almak gerekmektedir.
Fiziksel veya dinamik kamalar bu kontur diizensizliklerini telafi etmek i¢in kullanilir.
Hedef icindeki soguk bolgeleri artirmak veya sicak bolgeleri azaltmak i¢in CYK’ler
ile sekillendirilmis alt alanlar kullanilabilir (14). Bu tip vakalar sadece tanjansiyel
1sinlanmis meme tedavileri sinirlt degildir ama diizensiz konturu nedeniyle ileri
planlama i¢in iyi bir Ornektir. Meme planlamalarin ¢ogunda standart karsilikli
tanjansiyel alanlar kullanilir. Fakat cogu zaman bu yaklagimi kullanmak hedef i¢inde
uniform doz dagilimi elde etmekte sorun cikabilir. Bu sorunu asmak icin her iki
tanjansiyel alan yoniinden sicak bolgeleri azaltmak icin alt alanlar eklenebilir. Alt
alanlar CYK yardimiyla sekillendirilerek sicak boélgeler kapatilir. Bu alt alanlarin

agirliklar kullanici tarafindan belirlenir.

2.3.3.2. Ters (Inverse) Planlama Teknigi

Ters planlama teknigi miimkiin olan en iyi ¢0zlime ulasmak icin en iyi 1$1n
parametrelerini belirleyen bir bilgisayar optimizasyon algoritmasi kullanir (14). Bu
algoritmayla sisteme hedef hacim i¢in maksimum ve minimum doz kriterleri, kritik
organlar i¢in ise izin verilen limitler tamtilir. Oncelikle doz bilgileri sisteme girilir ve
optimizasyon algoritmasinin istenilen sonucu bulmasma rehberlik edecek bazi
bilgiler tanimlanir. Genellikle, tedavi alanlari belirlendikten sonra optimizasyon
algoritmasi ideal demet agirliklarin1 belirler. Bu planlama teknikleri tiimér kontrol
olasilig1 (TCP) ve normal doku komplikasyon olasiligi (NTCP) optimal ¢oziimler
sunmaktadir (18).
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2.4. Bilgisayarh Tomografi ve Elektron Yogunlugu

Bilgisayarli tomografi (BT) kolime edilmis X 1sim1 kullanilarak incelenen
objenin kesitsel goriintiisiinii (tomografik) olusturan bir goriintiileme yontemidir. BT,
kesit seklinde goriintii aldig1 i¢in konvansiyonel rontgende oldugu gibi yapilarin iist
liste binmesini onler. Bununla birlikte kolimasyon nedeniyle sagilma minimale
indirilerek doku yogunluk farkliliklarinin ¢ok daha belirgin bir hale gelmesini saglar.
Elde edilen kesit gorintiileri (transvers) birlestirilerek 1ii¢ boyutlu goriinti
olusturulabilir. Bu 1ii¢ boyutlu goriintiiden sagittal ve koronal kesitler elde

edilebilmektedir.

2.4.1. BT nin Prensipleri

Temelde dar bir demet veren X 1sin1 tiipli ile hastanin karsisindaki radyasyon
detektorii beraber hareket ederek tarama yapmaktadir. Isinlama sirasinda X-1s1n1 tiipii
hasta etrafinda donerken, es zamanli olarak donen detektorde hastadan ¢ikan
radyasyon Ol¢iilmektedir (Sekil 2.3). Bu X 1smn1 detektorii iyon odasi veya yari
iletken diyot olabilir (18).

X151 tipi

> &
/ detektor
-~

N\

Sekil 2.3 X 111 tiipii ve hastadan ¢ikan radyasyonu 6lgen detektor

BT’de goriintiiniin resim elementlerinden (piksellerden) olusan bir matrisi
vardir. Dijital gorlintiiyii olusturan en kiiglik resim hiicresine piksel denir.
Giliniimiizdeki cihazlarda matris sayis1 genellikle 1024x1024°diir. Her piksel secilen

kesit kalinligmma goére bir hacme sahiptir. Segilecek bu kesit kalinliginin piksel
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yiizeyiyle ¢arpimi sonucu ortaya ¢ikan hacme voksel ad1 verilir. Her voksel farkli bir
ateniiasyon (bir ortamda ilerleyen dalgalarin sac¢ilma ve sogurulma sonucu
ugradiklar giic kaybini ifade eder) katsayisina sahiptir. Kalinlig1 x olan bir hastanin
icinden gegen X 1smmin gegirgenligi | (transmission), biitiin voksellerin ayni

ateniiasyon katsayisina z sahip oldugu farz edildiginde
=1, (2.1)

seklindedir. Fakat her biri farkli kalinlikta ve farkli ateniiasyon katsayisina sahip

birgok vokseli olan bir hasta i¢in X 1511 gegirgenligi ise
_Z,Ui i =—(,L11X1+,L12X2+...+/1nxn) ise (2.2)

I — Ioe_z/”ixi

(2.3)

seklindedir. Buradan fraksiyonel gegirgenlik
11, =g 2 (2.4)

olarak hesaplanir. Tek bir gegirgenlik Olclimiiyle ayri ayri ateniiasyon katsayilari
belirlenemez. Ciinkii fraksiyonel gecirgenlik esitliginde £ 'nin ¢ok fazla bilinmeyen

degeri vardir. Fakat X 1s1mm1 kaynaginin ve detektoriin farkli oryantasyonlarindan
(Sekil 2.4) elde edilen ¢oklu X 1511 gegirgenligi ayr1 ayri ateniiasyon katsayilarinin
hesaplanmasina olanak saglar (18). Hesaplanan attenuasyon katsayilar1 BT sayisiyla
iliskilendirilir. BT sayis1 -1000 ile +3000 arasindadir. Hava esdegeri ortamlarin BT
sayist -1000 civarida iken kemik yapilar1 BT sayist1 +1000 civarindadir. Metal
implantlarin BT sayis1 ise +3000’e kadar ¢ikmaktadir. BT nin 1967 yilinda ilk
basarili klinik uygulamalarini gergeklestiren Godfrey Hounsfield’in anisina BT sayisi
Hounsfield Unit olarak adlandirilir. Hounsfield Unit (HU):

12



HU =£"% y1000 (2.5)
Hs

olarak hesaplanmaktadir. Burada/; ilgili vokselin attenuasyon katsayisi

iken /i suyun ateniiasyon katsayisidir (18). Hounsfield numarasi suyun sogurma
katsayisindaki %0,1°lik degisimi vermektedir (12). Sistemin yapacagi son islem
Hounsfield sayisina gore sayisal degerler almis vokselleri, aldiklari sayilara uyan
siyah, beyaz ve aradaki gri tonlarla boyamaktir. Bunun i¢in arti ucu beyaz, eksi ucu
siyah olan gri bir cetvel kullanilir (gri skala). BT numarasi, gri skalaya

donistiiriilerek goriintii meydana gelmektedir.

Sekil 2.4 X 11 tiipii ile detektoriin farkli oryantasyonlari

HU, atentiasyon katsayisiyla iliskilendirildigi i¢in, Sekil 2.5’de gosterildigi gibi
elektron yogunlugunu tahmin etmek miimkiindiir (18). Radyasyon fiziginde elektron
yogunlugu hacim basina elektron sayisi olarak tanimlanir. Radyasyonun bir
malzemeden gecerken transfer ettigi enerji o malzemenin elektron yogunlugu arttik¢a
artig gosterir. HU, elektron yogunluguyla iliskili olmasina ragmen, doku
yogunluklarinin tiim araliginda lineer degildir. Bunun da sebebi dokularin atom

numaralarindaki degisikliklerdir (12).
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Sekil 2.5 HB ve electron yogunlugu arasindaki iliski

RT tedavi planlamasinda BT bilgileri iki 6nemli amag icin kullanilir: (a) ekstenal
konturla iligkili olarak hedef hacmin ve ¢evresindeki kritik yapilarin ¢izilmesi ve (b)
doku inhomojenite diizeltmesi i¢in nicel veri (BT sayilari seklinde) saglanmasi.
Yiizey konturunun, i¢ yapilarin ve hedef hacmin dogru ¢izilmesi sadece bir tedavi
teknigini optimize etmek i¢in 6nemli degildir, ayn1 zamanda doz dagiliminin dogru

hesaplanmasi i¢in de 6nemlidir (12).

2.5. Bilgisayarh Tedavi Planlama Sistemi

Bilgisayarli tedavi planlama sistemi (TPS) eksternal RT’de tiimér kontroliinii en
ist diizeye ¢ikarmak ve normal doku komplikasyonlarini en aza indirmek amac ile
1511 sekillendirmek ve doz dagilimlari olusturmak igin kullanilir. Hasta anatomisi ve
hedef hacimler ii¢ boyutlu (3B) modeller olarak tanimlanabilir. Tedavi planlamasinin
tiim siireci pek ¢ok adimi igerir. TPS’nin doz dagilimlari ve eksternal RT ile ilgili

hesaplamalar1 dogru ve giivenilir olmalidir.

1970’lerden Once tedavi planlamasi genellikle hasta viicut konturu iizerinde
izodoz egrilerinin elle manipiilasyonu yoluyla yapilirdi. Hasta viicut konturu kursun
tel rehberliginde olusturulup 1s1mn agirliklarimin se¢imi dozimetristin deneyimine

dayanirdi.
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1970’11 yillardan itibaren BT nin gelisimi, dogrudan bir hastanin transvers kesiti
tizerine bindirilmis doz dagilimini goriintiileme olanagini saglayarak BT ’ye dayali

TPS’nin gelisimine yol agmaistir.

Tiim tedavi planlama siireci, tedavi planinin olusturulmasinda ve plan verilerin
tedavi cihazina aktarilmasina kadar bir¢gok basamaktan olusur. Bu silire¢ 1sin

verilerinin toplanmasiyla ve TPS’ye girilmesiyle baslar.

TPS’de doz hesaplamalar1 yapmak i¢in, kullanilan lineer hizlandiriciya ait
bir¢cok parametre, planlama sistemine girilmelidir. Bunlar; 1s1in enerjileri, derin doz
yiizdeleri, doku-maksimum orani, kolimatér sagilma faktorii ve fantom sagilma

faktorti gibi dozimetrik parametrelerdir.

Tedavi planlamasinin = yaziliminda ve donanimindaki gergeklestirilen
iyilestirmelerle = mevcut  sistemlerin  grafiklerinde,  hesaplamasinda  ve
optimizasyonunda dikkat cekici gelismeler olmustur. Isin gbzii penceresi (Beam
EyeView [BEV]) ile hasta anatomisine 1sin goziinden bakarak en uygun alanin
segilmesini saglanmaktadir. Ayrica transvers Kesitlerin baska diizlemlerde yeniden
yapilandirilmasi ile digitally reconstructed radiograps (DRR) elde edilir. Doz
hesaplama tekniklerinde iki boyutlu (2B) modellerden Monte Carlo’ya dayanan 3B

tekniklere gelinirken artan islem giicli sayesinde hesaplama hizi1 da artmaktadir.

Deneme yanilma ydontemine dayanan geleneksel ileri tedavi planlamasi ters
planlamaya Onciiliik etmektedir. Ters planlama, hedef ve kritik yapilarin dozu i¢in
kullanic1 tarafindan belirlenen kriterleri karsilamak i¢in doz optimizasyon teknigini
kullanir. Ayrica TPS planlama sonucu hangi yapinin ne kadar doz aldigin1 gérmek

icin doz voliim histogramindan (DVH) faydalanma imkani verir (19).

2.6. Inhomojenite Diizeltme Metotlari

Insan viicudu heterojen yapidadir ve ¢ok farkli yogunluk degerleri olan gesitli
dokulara ve bosluklara sahiptir. Hasta icerisinde 15in yag dokudan, kemikten, kastan,
akcigerden ve hava bosluklarindan gegebilir. Su esdegeri olmayan inhomojen

ortamlarin varligi, gecilen ortamin tiirine ve radyasyon kalitesine bagli olarak doz
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dagilimlarinda degisikliklere sebep olacaktir. Isinlanan dokularda sogurulan dozun
dogru olarak belirlenebilmesi i¢in, inhomojen yapilarda dogru hesaplamay1

gerektirmektedir.

Doku inhomojenitelerinin etkisi ti¢ genel kategoride smiflandirilabilir: (a)
inhomojen ortamin elektron yogunlugu ve efektif atom numarasina bagli olan birincil
radyasyonun soguruluma hizi (b) sadece inhomojen yapiy1 degil inhomojen yapinin
yakinindaki normal dokuyu da etkileyen sacilan radyasyondaki sogurulma (c) Ikincil

elektronlarin dagilima.

Bu etkilerin goreceli onemi, sogurulan dozdaki degisikliklerin gz Oniinde
bulunduruldugu ilgili bélgelere baglidir. iInhomojen dokularin arkasindaki noktalar

icin en baskin etki birincil 1g1n1n ateniiasyonudur.

Megavoltaj seviyesindeki X 1sinlari i¢in (Compton sagilmasinin baskin oldugu
noktalarda), herhangi bir yerdeki sogurulma elektron yogunlugu (cm® deki elektron
sayis1) ile iliskilendirilir. Bu nedenle su esdegeri olmayan ortamlar tizerindeki
gecirgenligi hesaplamak i¢in etkin derinlik kullanilabilir. Megavoltaj 1sinlart igin,
diisiik yogunluklu boélgelerin ya da hava bosluklarinin smirlarinda elektronik denge
kaybindan dolayr doz dagilimi daha karmasiktir. Ortavoltaj ve ylizeysel X 1sinlari
icin ise en Onemli sorun ise kemiktir. Kemik i¢inde sogurulan doz, kemik doku

olmayan yumusak dokulardaki sogurulan dozdan birkag kat fazla olabilir (12).

2.6.1. Ateniiasyon ve Sacilma icin Diizeltmeler
Sekil 2.6, su goreceli elektron yogunlugunun ( ,oe)inhomojenitesini gosteren bir

sematik diyagramdir. 1. ve 3. katman su esdegeridir ( goreceli p,= 1 g/cm?®). Bu farkli
inhomojen katmanlara sahip fantomun yanal yonleri sonsuz ya da alan boyutundan

daha genis oldugu farz edilir. P noktasi, kemik dokudan d3, kemik dokunun 6n

yiizinden d,+0d;ve fantom yiizeyinden d=d, +d,+0d;mesafesi uzaginda

hesaplamanin yapildigi noktadir.
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Pe=1\

Sekil 2.6 Su goreceli elektron yogunlugunun p, inhomojenitesini gosteren su es
degeri fantom

Inhomojen bolgedeki dozu daha dogru hesaplayabilmek icin dort yontem
belirtilmistir (12,3):

2.6.1.1. Tissue-Air Ratio (TAR) Yontemi

Bu yontem eski tedavi planlama sistemlerinde en sik kullanilan yontemlerden
biridir ve hala bir¢ok fizik¢iler tarafindan maniiel olarak nokta doz kontrolii i¢in
kullanilir. Bu yonteme verilen diger isimlerden biri de efektif KCM’dir. KCM,

kaynak ve cilt arasindaki mesafedir. Bu diizeltme yontemi;

(2.6)

ile hesaplanir (IDF: inhomojenite diizeltme faktorii). d =d, +d, +d;iken d’ esdeger

derinlik olup d'=d, + p,d, +d, ile formiilize edilir. W, P noktasina yan siyan alan

boyutudur.

Elektronik denge kosulu (EDK) saglanmig ise TAR yontemi birincil aki ya da

doz i¢in dogru bir diizelme saglar. Bu formiil P noktasina goreceli inhomojen
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dokunun pozisyonunu hesaba katmaz. Baska bir degisled ve d’sabit kaldig: siirece

d, *iin degismesiyle diizelme faktorii degismeyecektir (3).

2.6.1.2. Power Law Tissue-Air Ratio (Batho) Yontemi

1964’ te Batho ve 1970’te Young ve Gaylord bir diizeltme faktorii 6nermistir.
Bu yontemde IDF;

1

jDF:{TAR(dZ +d3,w)} 9 27)

TAR(d,,W)

seklindedir. Burada p. heterojenitenin su goreceli elektron yogunlugudur (elektron
sayisi/cm®). Formiilde de goriildiigii gibi, diizeltme faktorii, P noktasina gore
inhomojen dokunun pozisyonuna baghdir fakat yiizeye goreceli degildir. Yani
hastanin yiizeyinden inhomojeniteye kadar olan derinlik dikkate alinmaz. Bu formiil
sadece Compton etkilesimlerini varsayarak teorik diisiincelere dayandirilmistir.

Inhomojenite igindeki veya build-up bdlgesindeki noktalar icin gegerli degildir (12).

Power Law yonteminin inhomojenite i¢indeki noktalardaki dozun diizeltmesine
izin veren daha genel bir sekli Sontagand Cunningham tarafindan gelistirilmistir. IDF

bu yontemde

: TAR(d,,W )™
IDF = =
TAR(d, +d,, W)™

(2.8)

seklindedir. p0;, P noktasindaki materyalin yogunlugu, p, ise lizerindeki materyalin

yogunlugudur. d,+d, iistteki materyalin iist yiizeyine olan mesafedir (12).

Bu yontemin bagka bir sekli de Webb - Fox, ve Cassel tarafindan gelistirilmistir.
Bu yontemde BT doku yogunluklart dikkate alinmistir (3).
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(Pm *Pm-l)/Po

DDF:;FTTHR(A%) (tten 1 P) I (2 1 P),, (2.9)

m=1

hesaplama noktasinin lizerindeki farkli yogunluk tabakalarini sayisi,

m tabaka sayisi,
) m. tabakanin yiizeyine ilgili noktadan mesafe,
P Py m. tabakanin ve suyun elektron yogunlugu,

( Lo | p)N . N tabakasindaki materyalin kiitle enerji sogurma katsayisi.

2.6.1.3. Equivalent Tissue-Air Ratio Yontemi (ETAR)

ETAR, 1980’lerdeki tedavi planlama sistemlerinde yaygin olarak kullanilmistir
ve hala modern sistemlerin bazilarinda kullanilmaktadir. Bilgisayarli tedavi
planlamasi i¢in tim BT verilerinin kullanildig: ilk pratik doz hesaplama ydntemi

olarak kabul edilir (3).

ETAR yontemi TAR yontemiyle benzerlik gosterir. Fakat ETAR yonteminde,
hesaplama noktasina gore inhomojenitenin geometrik pozisyonu dogrulanir. Bunun
icin alan boyutu parametresi, goreceli yogunlugun bir fonksiyonu olarak

degistirilmistir. Herhangi bir P noktasindaki yeni doz

TAR(d',r")

IDF = (2.10)

Ile diizeltilir. d’, su es degeri derinlik olup, d gercek derinliktir. r, d derinligindeki
1s1n boyutudur. Buradaki r’;

r'=r-p (2.11)

ile ifade edilir. P, 1sinlanan hacmin agirlikli yogunlugudur ve
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i Z ZJ: ; Pi Wi
"y

(2.12)

seklindedir. Py 1sinlanan hacmin BT goriintilerindeki her bir vokseldeki goreceli

elektron yogunlugu ve Wy, agirlik faktoriidiir (3).

2.6.1.4. izodoz Kaydirma Yéntemi

Greene-Stewart ve Sundblom tarafindan onerilen bu yontem, inhomojenitenin
varlig1 icin izodoz egrilerini manuel olarak diizelten bir ydntemdir. inhomojen
dokunun kalinlig1 kaydirma faktoriiyle (n) carpilir ve izodoz egrileri hareket ettirilir.
Inhomojen doku hava boslugu veya akciger ise izodoz egrileri ciltten
uzaklagtirilirken inhomojen doku kemik ise izodoz egrileri cilde yaklastirilir. Tablo
2.1’de Co-60 ve 4 MV X 1sinlar1 i¢in deneysel n degerleri verilmistir. n faktorii enerji

bagimlidir fakat alan boyutuna 6nemli bir bagimlilig1 yoktur (12).

Tablo 2.1 Inhomojen dokular i¢in izodoz kaydirma faktorleri

Inhomojenite Kaydirma Faktorii (n*)
Hava Kavitesi -0.6
Akciger -0.4
Sert Kemik 0.5
Yumusak Kemik 0.25

* Co0-60 ve 4 MV foton enerjileri i¢in deneysel olarak elde edilen
kaydirma faktorleri

2.6.2. iInhomojenite icinde Sogurulan Doz

Inhomojenite igerisindeki ya da yakindaki yumusak dokudaki sogurulan doz
sekonder elektron akisindan etkilenir. Ornegin. 250 kVp’den daha az olan enerjiler

icin X 1smlar1 yumusak dokudan kemik dokuya gectiginde kemik dokuda sogurulan
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doz yumusak dokuda sogurulan dozdan bir kag¢ kat fazladir. Bunun da sebebi diisiik
enerjilerde meydana gelen fotoelektrik etkiden dolay: artan elektron akigidir (12).

2.6.2.1. Kemik Minerali

Elektronik denge sartlar1 altinda verilen bir foton enerji akisi i¢in farkli
ortamlarda sogurulan dozlarin orani, enerji sogurma katsayilarinin orani ile verilir. £
faktorii havaya gore enerji sogurma katsayisina orantili oldugu i¢in f faktorlerin oram
ayni zamanda goreceli sogurma dozunu verir. Bu yiizden belirli bir kalitede

radyasyon ve enerji akisi i¢in kasta sogurulan doza gore kemikteki sogurulan doz

Dortam — lr//ortam (ﬁen /p)ortam (2,13)

Dhava l//hava (ﬁ en /,0 )hava

Burada £, / p kiitle — enerji katsayis1, y foton enerji katsayisi ve X exsposure’dur.

Dhava =X W (214)
(]
A= Y ortam (215)
l//hava
Dortam = 1:ortam ) x ) A (216)
u |
f =0, 876—({6“ o (2.17)
:uen / p )hava
ise
D f kemik
kemik _ ' kemik yada(@j (2.18)
Dkas kas P kas

orani (elektronik denge sartlari altinda) ile verilir.
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Sekil 2.7 2 cm kemik yap1 iceren fantomda derinlige bagl yiizde derin doz grafikleri
(A) Ortavoltaj 1s1n i¢in: Half —Value Layer (HVL) = 1 mm Cu;kaynak cilt mesafesi
(K )=50cm; alan 10x10 cm?. (B) Co-60 1sin1 i¢in: KCM=80 cm; alan 10x10 cm?

Sekil 2.7 (A) 2 cm kalinlikta kemik es degeri yapi igeren bir fantoma gelen orta

voltaj 1511 i¢in sogurulan dozun derinligin bir fonksiyonu olarak gosterildigi bir
grafiktir. Belirli bir kalitedeki dozun f faktérlerinin oram fg / o =1,9/0,94=2

oldugunda, kemik katmanindaki doz yumusak dokudaki dozun yaklasik iki kat1 kadar
olacaktir. Sonraki katmanlarda, doz kemik doku yiiziinden 1smmin zayiflamasiyla

diisecektir. Sekil 2.7 (B) ise durumu Co-60 1511 ile karsilastiran grafiktir. Bu enerji
icin fig / fios =0,955/0,957=0,99 oldugunda, kemikteki doz yumusak dokuda

beklenen dozdan biraz daha azdir.
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Kemik doku katmanindan sonraki katmalarda kemik dokudaki elektron
yogunlugunun kas dokudakinden fazla olmasindan dolay1 kemik koruyucu bir etki

gosterir ve doz azalir.

Tablo 2.2 Farkli enerjiler i¢in kemik dokuda beklenen dozdaki degisiklikler

Radyasyon Kalitesi

HVL* Eaifrll‘léﬁ:é‘rji Kemik Mineral ~ <emik lqggﬁuY“mus‘ak
1 mm Al 20 kev** 4.6 5
3mm Al 30 keV 4.8 5.3
1 mm Cu 80 keV 2.1 3.8
2mm Cu 110 keV 1.4 2.4
3mmCu 135 keV 1.2 1.6
10.4 mm Pb (Co-60 v 151n1) 1.25 MeV*** 0.96 1.03
11.8 mm Pb (4 MV X-151n1) 1.5 MeV 0.96 1.03
14.7 mm Pb (10MV X-1g1n1) 4 MeV 0.98 1.05
13.7 mm Pb (20 MV X-151n1) 8 MeV 1.02 1.09
12.3 mm Pb (40 MV X-151n1) 10 MeV 1.04 111
*Half Value Layer (HVL) ** keV Kilo Elektron Volt  ***MeV Mega Elektorn Volt

HVL ve yaklasik etkin enerjileri atenuasyon katsayilar1 kullanilarak hesaplanmistir

2.6.2.2. Kemik-Doku Gegisi

2.6.2.2.A Kemik I¢inde Yumusak Doku

Kemik yapinin i¢inde bazen kan damarlari, osteositler ve kemik iligi gibi
yumusak dokular bulunabilir. Bu yapilarin kalinliklar1 ¢ok kiigiik (birka¢ mikron
kadar) olabilir. Kemik i¢indeki yumusak dokunun kalinligi elektronun kat edecegi
mesafeyle karsilastirildiginda, bu Bragg-Gray kavitesi olarak diisiiniilebilir. Bu
sartlar altinda kavitedeki foton etkilesimleri ihmal edilebilir. Foton perturbasyonunun
olmadig1 farz edilerek kemige gomiilii olan kiiclik hacimli yumusak dokudaki doz

D

KYD »

— umusak doku
Dyvo = Diemi (S / ),Zemi: (2.19)
— kemik
Dkemik = Dyumu,svak doku (luen )yumusak doku (220)
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(S_ / )yum_uwk ““ elektronlar icin yumusak dokunun kemige olan ortalama Kkiitle

carpisma durdurma giiciiniin oranidir.

— kemik = yumusak doku
DKYD = Dyumu,sak doku .(’U/'D)yumu;ak doku (S /p) (221)

kemik

ile verilir. Buradan y yani Dy, /D

yumusak doku

V= DKYD / Dyumugak doku (222)

y=(alp)ime e (51 ) (2.23)

kemik

olarak hesaplanir. Tablo 2.2°nin 4. siitununda farkli enerjiler i¢in hesaplanan y

degerleri yer almaktadir (12).

2.6.2.2.B Kemik Etrafinda Yumusak Doku

Foton 1smin giris yoniindeki kemik dokuya komsu yumusak dokuda doz
artmaktadir. Megavoltaj araligindaki enerjilerde dozdaki bu artisin ncelikli sebebi
elektron geri sacgilmasidir (Sekil 2.8). Geri sagilmanin biiyiikligii Co-60’dan
24MV’ye biitiin foton enerjilerinde neredeyse aymidir. Geri sagilma sebebiyle

dozdaki artis %8 civarindadir ve sadece birka¢ milimetre ile sinirhidir (Sekil 2.9)
(12).
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Sekil 2.8 Kemik Yapidan Kaynaklanan Geri Sagilma
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Sekil 2.9 Farkli enerjili foton i1sinlari i¢in mesafenin bir fonksiyonu olarak geri
sacilma doz faktorii (GSDF) (kemik-polystyrne ara yiiziinden kaynaga dogru). GSDF
kemikli ve kemiksiz ara yiizde dozun oranidur.

Kemik dokunun sonrasindaki yumusak dokuda, kemik yapidan elektronlarim ileri
sacilmas1 ve elektronlarin yigilmasi foton enerjisine bagli olarak doz pertiirbasyon
etkisinde artisa sebep olur (Sekil 2.10). Sekil 2.11 bu enerji bagimliligim
gostermektedir. 10 MV’ ye kadar olan enerjiler i¢in, baslangictaki doz homojen
yumusak doku ortamindaki dozdan daha azdir. Fakat sonrasinda yi§ilmadan dolay1
doz homojen durumlardan daha fazladir. Yiiksek enerjiler i¢in ise, ¢ift olusumundan

kaynaklanan kemikte elektron akisinin artmasindan dolayr ara yilizde doz artisi
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meydana gelmektedir. Bu etki mesafeyle ve elektronlarin araliginin sonlanmasiyla

azalmaktadir (12).

Kaynak

Sekil 2.10 Kemik Yapidan Kaynaklanan Ileri Sagilma
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1.10

——— Co=60
1.08 —o—6 MV
" 10 MV
d
R — 4~ 18 MV
1.06 - \,\ — e 24 MV
S
l.04ﬁ \’\
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& 1.02 i i
—_—_——
a R S T SE0 S
1.00 - —————— ¢
e
0.93—42‘
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wet—F—F—T— 7 —— T
0 10 20 30 40 50 60

Arayiizden mesafe (mm)

Sekil 2.11 Farkli enerjilj foton 1s1nlar1 i¢in mesafenin bir fonksiyonu olarak ileri doz
perturbasyon faktorii (IDPF) (Kemik-polystyrene ara yiiziinden kaynaktan uzaga
dogru). IDPF kemikli ve kemiksiz ara ylizde dozun oranidir.

2.6.2.3. Akciger Dokusu
Akciger dokusu i¢in doz, akcigerin yogunlugu ile belirlenir. Diisiik akciger
yogunlugu, akcigerin i¢inde ve disinda daha yiiksek doza neden olur. Sekil 2.12,

10x10 cm? alanda secilen bir enerji i¢in akcigerde derinligin bir fonksiyonu olarak
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artan akciger dozunu gostermektedir. Fakat kalin bir akciger dokusunun arkasindaki
yumusak dokunu ilk katmaninda ikincil elektron kaybi vardir. Bu yiizden dozda
azalma olur. Akcigerin diisiik yogunlugu yiiziinden, bir¢ok elektron 1s1n1 geometrik
limitlerinin disina ¢ikar. Bu da doz profilinin daha az keskin olmasina sebep olur.
Ayn1 sebepten dolay1 yanal sagilan elektronlarda daha fazla kayip vardir ve bu 15in
eksenindeki dozda azalmaya sebep olur. Kiiciik alanlarda (<6x6 cm?®) ve vyiiksek
enerjilerde (>6 MV) bu etki onemlidir. Klinikte, akciger icerisindeki tiimoriin
tedavisinde kiiciik alan ve yiiksek enerjili 1s1n kullanilirsa; tiimor periferinde diisiik

doz ihtimali olusabilir (12).

601
Co60

&, PO 4 MV
: 40
x -
P 6 MV
s 30
5 10 MV
3
fe. 20_
28
£ 1o

oL "7 1 |

S L)
0 4 8 12 16
Akcigerdeki derinlik {cm)

Sekil 2.12 Farkli enerji seviyeleri i¢in 10x10 cm? alanda derinlikle akciger dozunun
artis1

2.6.2.4. Hava Kavitesi

Megavoltaj 151n dozimetrisinde, hava bosluklarimin en 6nemli etkisi bosluk
yiizeyinde elektronik dengenin kismi kaybidir. Hava boslugunun oniindeki ve
arkasindaki doku beklenenden ¢ok daha diisiik doz olabilir. Genis kaviteler (4 cm
derinlikte) ve kiiciik alanlar (4x4 sz) i¢in, dozdaki en 6nemli azalma boslugun
arkasindaki yiizeyde meydana gelir. Bu diisiik doz yiiksek enerjilerde daha fazladir
(12).
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2.7. Pencil Beam Convolution (PBC) Algoritmasi

2.7.1. Pencil Beam Kerneli Kullanilarak Doz Hesaplamasi

PBC’de diizensiz bir alan (F) i¢in doz, 6l¢iilen 151n verilerinden elde edilmis bir
pencil beam kerneliyle alan aki dagilimimin konvoliisyonu yoluyla elde edilir. Doz

hesaplamasi analitik olarak

2
fiz,)
D(x,Y,z;F) =%I I F(X,Y)P (X, Y, 2)K(x=X,y—y',z)dxdy" (2.24)

—00 —00

formiilii ile yapilir. Burada f ; kaynak cilt mesafesi (KCM), F(X, y); alan aki

fonksiyonu, P, (X,Y,z); aki profili, K(X,y,z); pencil beam kemeli ve Z;

normalizasyon i¢in kullanilan referans derinliktir (20).

Bir alanin alan aki fonksiyonu F(x,y), alan seklini, bloklamayr ve alandaki aki
modiilasyonunu tanimlar. Alan aki fonksiyonunun degeri bloklarin gecirgenligini,
CYK ve kolimator diyaframlarini, ayn1 zamanda kompansator, dinamik CYK ve
dinamik kamalar ile elde edilen aki modiilasyonunun etkisini dikkate alir. Aki
degerlerinde 1 tamamen acik alana karsilik gelirken, O ise kolimator diyaframlarinin

altindaki alana karsilik gelir.

KFM

Sekil 2.13 Kaynak fantom mesafesi
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Alan aki fonksiyonu kaynak fantom mesafesinde (KFM) (Sekil 2.13) iki boyutlu
matris olarak tanimlanir. Alan, KFM’ de 1s1n eksenine dik diizleme fanline boyunca
yansitilir ve 0,25x0,25 cm boyutlarinda kare elementleri igeren iki boyutlu bir

matrise dondstiirilir (Sekil 2.14) (21).

Kolimator Y2 diyaframi

Kolimatdr X1
diyaframi

Kolimatdr X2
diyaframi

[ ]
Slalals
o
3 o
=
A

0
00 00
0/00 000

Kolimator Y1 diyaframi

Sekil 2.14 Alan matrisi

Lokalizasyona bagli her matris elementi asagidaki tabloda yer alan degerlere

sahip olabilir:
Tablo 2.3Alan matrisinde elementlerin degerleri
F(x.y) Matristeki Lokalizasyon
0 Kolimatdr diyaframlarinin altinda
1 Agik alan altinda
Gegirgenlik degeri Blok ya da CYK altinda
Yogunluk modiilasyon Kompansator altinda. doz hacim optimizasyonu ya da
degeri dinamik kamalar tarafinda hesaplanan aki

Ak profili P, (X, Y, Z) , off-axis mesafesinin ve derinligin bir fonksiyonu olarak

birincil foton akisinin varyasyonunu dikkate alir. Sekil 2.15 (A) ve (B) sirasiyla
15x15 cm? agik alan ve 15x15 cm? alanin merkezinde 7,6x7,6 cm?’lik bir cerrobend
blogun oldugu alan i¢in nokta kaynak ak1 profillerini gostermektedir. Kaynak boyutu
dikkate alindiginda acik alan ve bloklu alan i¢in aki profilleri sirasiyla Sekil 2.21 (C)
ve (D)’deki gibidir (22).
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Sekil 2.15 gA) ve (B) sirastyla 15x15 cm? agik alan ve 15x15 cm? alanin merkezinde
7.6x7.6 cm’lik bir cerrobend blogun oldugu alan igin nokta kaynak aki profilleri. (C)
ve (D) kaynak boyutu dikkate alindiginda acik alan ve bloklu alan igin aki profilleri.
(E) ve (F) agik alan ve sekillendirilen alan i¢in iki boyutlu doz dagilimlari

Pencil beam kernel K(X, y,Z)z ekseni boyunca su fantomuna giren bir¢ok dar

isini doz dagilimini tanimlar. Pencil beam kerneli belirlenen derinliklerdeki bir
pencil beam’in kesitsel iki boyutlu profilidir. Sudaki ya da baska doku esdegeri
materyaldeki pencil beam doz dagilimlari Monte Carlo (MC) hesaplamalariyla
kolaylikla elde edilebilir. Bunun igin electron gamma shower (EGS) (23) MC kodu
kullanilir. Sekil 2.16 (A) pencil beam scoring geometrisini gostermektedir. Radyal ve
derinlik araliklar1 es degildir. Konvoliisyon kernelleri, segilen derinlikteki pencil
beamlerin profilleridir. Sekil 2.16 (B) 18 MV foton 1s1n1 i¢in 5 cm derinlikteki pencil
beam kernelinin profilini gostermektedir (22).

——————

Sekil 2.16 (A) Pencil beam scoring geometrisi (B) 5 cm derinlikte 18 MV foton
enerjisi i¢in pencil beam profili
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Son olarak agik alan ve sekillendirilmis alan i¢in olusturulan aki profilleri pencil
beam kernelleriyle her derinlikte konvolv edilir. Bu bize iki boyutlu doz matrislerini
verir. Sekil 2.15 (E) ve (F) agik alan ve sekillendirilen alan i¢in iki boyutlu doz

dagilimlarini gosterir (22).

Formiil 2.24’teki konvolusyon, hesaplama siiresini azaltmak ic¢in sadece 5
standart derinlikte uygulanir. Diger derinlikler i¢in doz interpole edilerek hesaplanir.

Dogru interpolasyon i¢in herhangi bir z derinligindeki doz

D(xy,z,F)=D,(zF)P(x,y,zF) (2.25)

olarak hesaplanir. D, (Z; F ) efektif alan ekseni boyunca yiizde derin dozken (YDD),

P(x,y,z;F)ise off-axis oranidir. Da(Z; F), efektif bir kare alan A ve diizeltme

faktorii (diizensiz alan F ve efektif alan A arasinda YDD’ deki farki dikkate alan)
icin Olglilen YDD’nin bir {iriinii olarak hesaplanir. Diizeltme faktorii 5 standart

derinlik icin direkt olarak hesaplanir. Diger derinlikler i¢i ise interpolasyonla
hesaplanir. P(X,Y,z;F) 5 standart derinlikte herhangi bir pozisyonda (x.y) ve efektif
alan merkez eksendeki (Sekil 2.17) dozlarin orani olarak direkt olarak hesaplanir.
Diger derinlikler igin P(x, y,z;F) lineer olarak fanline boyunca interpolasyon

yoluyla hesaplanir.

10 cm derinlikteki
maksimum doz

Efektif alan
ekseni

Sekil 2.17 Efektif alan merkez ekseni
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2.7.2. Olgiimlerden Pencil Beam Kernelin ve Aki Profilinin Tiiretilmesi

Pencil beam kernelleri K(X,y,z) ve aki profilleriP, (X, y,z) asagida

belirtildigi gibi agik alanlarin temel 6l¢iimlerinden tiiretilir.
e Referans derinlikte normalize edilmis agik kare alanlar i¢in ylizde derin dozlar
o Standart derinliklerde kare alanlar i¢in off-axis oranlari
e Referans derinlikteki fantom sagilma faktorleri

o Standart derinliklerde envelope profiller ve boundary profiller

Doz hesaplamalarindaki en temel unsur radyasyon demetinin merkez eksen
boyunca derin doz dagiliminin alan boyutuna, derinlige, KCM’ye ve enerjiye bagl
degisiminin belirlenmesidir. YDD herhangi bir derinlikteki dozun, maksimum doz
derinligi olan Dpaks derinligindeki doza oranidir (19). YDD asagidaki formiille ifade

edilir;

D(d,X, f,E)

YDD =
Dmaks(d X, f,E)

(2.26)

maks ?

Burada D, fantomum merkez ekseni boyunca E enerjili bir 1iginin KCM= f
mesafesinde, X alan boyutunda d derinliginde biraktigi doz iken D, ise yine E

enerjili bir 151 aynt KCM’nde ve aym alan boyutunda 0, derinliginde biraktig:

dozdur. Pencil beam kernellerinin ve aki profillerinin tiiretilmesi i¢in YDD
Olctimlerinin en kiigiik alandan en biiyilik alana 1 cm aralikla alinmas1 gerekmektedir.
Fakat sadece secilen bir kac derinlik (4x4. 6x6. 8x8. 10x10. 12x12. 15x 15. 20x20.
25x25. 30x30. 35x35 ve 40x40 cm? ) icin YDD alinabilir. Diger alanlar i¢in
YDD’lerinterpolasyon yontemiyle elde edilir. YDD olglimleri en az 25 cm derinlige

kadar ve en az 5 mm’de bir 6l¢iim alinir (20,21).

Lineer hizlandiricilar, referans alan ve referans derinlikte 1 cGy = 1 MU olacak
sekilde kalibre edilmektedir (18,19). Radyasyon demeti hedefte iiretildikten sonra
lineer hizlandiricinin kafasindaki demet sekillendirici sistemlerle ve doku boyunca

ilerlerken dokuyla etkilesime girerek sagilmaktadir. Radyasyonun hedeften, dokudaki
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hedeflenen noktaya kadar yaptigi sacilmalarin tamami toplam sagilma faktorii

Scp olarak adlandirilmaktadir. Scp alan biiyiikliigliniin fonksiyonudur. Diger alanlarda
Olctilen Scp degerleri. referans alan ve referans derinlikte 6l¢iilen degere normalize

edilir (Formiil 2.27). Scp kolimator sacilma faktorii ve fantom sacilma faktoriiniin
carpimidir (Formiil 2.28).

., (X)=D(X.d

1 ¥'maks

)/ D(10x10,d,, ) (2.27)

Sy =S, xS, (2.28)

Kolimatér sagilma faktorii S,, herhangi bir alan biiyiikliigiinde havada &lgiilen

dozun referans alanda olgiilen degere oramdir (18,19) (Formiil 2.29). S, faktorii

havada Ol¢lim alinarak bulundugundan dolayr iyon odasinda elektronik dengenin

saglanmasi i¢in build-up cap ile 6lgiim almasi gerekmektedir.

S, (X)=Dpa (X, d

— hava ' maks)/ D (10x10’dmaks) (229)

hava

Fantom sa¢ilma faktori Sp radyasyonun sadece fantomda yaptigi etkilesim

degeri olarak tanimlanmaktadir. Spélgﬁlebilen bir parametre degildir (18,19).Ciinkii
sadece fantomun sebep oldugu sagilmalar1 Glgebilecek bir diizenek kurulamaz.

Sptoplam sacilma faktorii ve kolimator sacilma faktorii kullanilarak hesaplanabilir

(Formiil 2.30) veya Monte-Carlo yontemi kullanilarak teorik olarak da bulunabilir.

S, (X)= (2.30)
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Pencil beam kernelinin K (X, y,z)ve aki profilinin P, (X, y,Z) hesaplanabilmesi

icin, 6lciilen profil P, envelope profil P, ve boundary profil P, olmak iizere ikiye ayrilir

(24).

P.(xzX)=P,(x2)R(x,zX) (2.31)

Bu esitlikte X, kare alanin boyutudur. Envelope profil P., off-axis mesafesinin bir
fonksiyonu olarak sogurulan dozdaki degisikligi tanimlar. Envelope profiller, acik
alan profilleri ve acik alan diyagonal profiller kullanilarak 6l¢iilen 151n profillerinden
tiretilirler. Diyagonal profiller hesaplama igin zorunlu degildirler. Fakat diyagonal

profiller dahil edildiginde 6zellikle genis alanlarin koselerinde dogruluk daha iyi olur
(21). Boundary profil P, her alan boyutu i¢in kolimator diyafram kenarlarinin

etkisini tanimlar. Envelope profillerin hesaplamsindan sonra, boundary profiller
Olglilen 151n profillerinin bilgisayarla hesaplanan envelope profiller tarafindan
boliinmesiyle elde edilir.

Bunlara ek olarak sacilan kernel K, ve boundary kernel K, gibi ara kavramlar
K(X, y,z) ve Pint(X, y,Z)’nin tiretilmesi i¢in gereklidir. Kiiresel simetrisinden
dolay1 pencil beam kerneli K (X, Y, Z). K (I’, Z) seklinde ifade edilebilir. K (r, Z) ‘nin
integralinin R yarigali dairesel bir disk boyunca P, (I’,Z)ile carpimi sacilan dozu
Deaciima (I’, Z) verir. Sagilan doz YDD(z;X) ile Sp(X)’in bir iiriinii olarak esdeger kare
alan X Olciimlerinden tiiretilebilir. Sagilan kernel K ve aki profilinin
P. (X, Y, Z)konvoh’isyonu envelope profile P, esittir. Eger K Formiil 2.24’teki
K (X, Y, Z) ‘nin yerine kullanilsaydi, hesaplanan profiller cok gergekci olmazdi ve ¢ok

keskin penumbra bélgesi olurdu. Bu yiizden K, kavrami gereklidir (20).
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Boundary kernel K, diizeltilen boundary profilden P, ’den tiiretilir. Bu

diizeltilen boundary profilin, boundary kernelin bir uniform Kkare alanla
konvoliisyonu oldugu farz edilir. Son olarak sagilma kerneli ile boundary kerneli

Formiil 2.24’teki tek bir pencil beam kerneli i¢erisinde birlestirilir (20).

Ozet olarak pencil beam kerneli K (X, Y,z) ve aki profili P (X,V,2), 4x4 cm? ve
p (xy.2) profili Py, (X, ¥

40x40 cm? araliginda degisen kare alanlar i¢in Olgiilmiis derin doz egrilerinden
YDD(z;X), ayni alan boyutlar1 igin bes standart derinlikte Olgiilen profillerden
Po(x.z;X), diyagonal profillerden ve fantom sagilma faktorlerinden Sp(X) tiiretilir.
Bu parametrelerle Formiil 2.24 goére bes standart derinlikte doz hesaplanirken diger

derinliklerdeki doz interpolasyon ile hesaplanir (20).

2.7.3. Yontemin Gerc¢ek Hasta Geometrisi Uzerine Uygulanmasi

Gergek bir hasta geometrisindeki KCM, 1s1in data dlglimlerinde kullanilan
KCM’den farkli olabilir. Bu yiizden baz1 ek diizeltme faktorleri gereklidir. Bu

durumda, alan F i¢in herhangi bir noktadaki (x,y,z) doz

D(x,y,z)=DD(z;F)P(x,Y,z;F)C.Cy (2.32)

olarak hesaplanir (21). Burada DD(Z; F) hasta geometrisinin KCM’ndeki YDD,
P(X, y,z;F) off-axis orani, C, oblik cilt icin diizeltme faktorii ve C,;, doku

inhomojeniteleri igin diizeltme faktoriidiir. YDD bileseni DD(Z; F)

DD(z;F)=D,(z;F)Cyx (2) (2.33)

olarak tamimlanir (21). Burada D, Formiil 2.25’te tanmimlanan YDD ve C,, (Z)
faktorii f,’den f,’ye KCM’nin degisimini dikkate alir. f,15m data lgiimlerinde

kullanilan KCM iken f, hasta geometrisindeki KCM’dir. C,,c (Z) ;
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_TAR(ZA)( itz Y[ frdy )
CMF(Z)_TAR(Z;AI)[fZ+Z] (f1+dmaksj (234)

olarak hesaplanir (21). A(i=1,2) f. ‘nin KCM’siyle z derinliginde tanimlanan
esdeger alan boyutu ve d .. dozun maksimum oldugu derinliktir. Oblik cilt igin

diizeltme faktorii C,, her fanline igin diiz olmayan hasta yiizeyinin toplam doza
etkisini dikkate alir. Bunu Formiil 2.34’te oldugu gibi benzer bir prensipte yapar.
inhomojenite diizeltme faktorii C,;, hesaplanmasi icin PBC (Batho power law
method gibi) pek ¢ok farkli secenege sahiptir.

PBC diger deneysel yontemlerden (Cunningham-Clarksonintegration gibi) ¢ok
daha gelismis bir yontemdir. Bununla birlikte yontemin major sinirlamalarindan biri
ekstra fokal radyasyonun modellenmemesidir. Bu da alan kenarinin disindaki
bolgelerde %2’yi asan sapmalara yol agabilir. Diizeltme faktorleri ger¢ek hasta
geometrisini modellemek i¢in gerekli oldugundan, ger¢ek hasta durumlarindaki
hesaplama daha gelismis yontemlerden (Superposition/Convolution ya da Monte

Carlo) daha zayif olmasi1 beklenir.

2.8. Anizotropik Analitik Algoritmasi (AAA)
2.8.1. AAA Hakkinda

AAA Kklinik 15101 karakterize etmek ve gerekli olan temel fiziksel parametrelerini
modellemek i¢in  MC metotlarim1  kullanan {i¢  boyutlu pencil beam

Convolution/Superposition algoritmasidir (25).

AAA, Eclipse (Varian Medikal Sistemleri) tedavi planlama sisteminde foton
isinlar1 igin doz dagilimmi hesaplayan bir algoritmadir. Ozellikle heterojen

ortamlarda doz hesaplama dogrulugunu artirmak igin gelistirilmistir (26).

[k olarak Dr. Waldeman Ulmer ve Dr. Wolfgang Kaissl tarafindan gelistirilen
AAA, 1995’te yayinlanan “A Triple Gaussian Pencil Beam Model for Photon Beam

Treatment Planning” makalesi ile gelistirilmesi tamamlanmigtir (21).
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Eclipse’de uygulanmasindan once, AAA yaklagimi stereotaktik radyasyon

tedavisi planlamasinda kullanilmigtir (21).

2.8.1.1. AAA’nin Tedavi Planlama Sisteminde Uygulanmasi

Lineer hizlandiricilarda diyaframlarin altindaki klinik 1s1n, Baslangic Faz Uzay1
(BFU) ve Modifiye Faz Uzay1 (MFU) olarak ikiye ayrilan Faz Uzay1’inda (pargacik,
enerjiye bagli aki ve enerji) tanimlanir (Sekil 2.18). Bloklar, c¢ok yaprakh
kolimatorler gibi 1s1n modifiye eden aksesuarlar akiyr ve enerji spektrumunu
modifiye eder. BFU’da 151n1 modifiye eden bu aksesuarlarin etkisi MFU’da dikkate

almir. MFU, hasta viicuduna giris seviyesinde 1gin1 tanimlar.

2.8.2. AAA’da Doz Hesaplamasi

AAA, yapilandirma modiilii ve doz hesaplama modiilii olmak {izere iki modiili

igerir.

2.8.2.1. Yapilandirma Modiilii

Yapilandirma modiilii klinik 1s1nin Faz Uzayi’n1 (BFU ve MFU) karakterize
etmek i¢in kullanilir. Faz Uzayi, bir ¢oklu kaynak modeli kullanilarak olusturulur.

Bu ¢oklu kaynak modelide ii¢ kaynag: igerir (25,27).

Kaynak

Hedef
Birincil Kolimatdr

Duizlestirici Filtre
iyon Odasi
Diyaframlar
Baglangig Faz Uzayt — — — —— — —F-id — — — — — .

P
Bloklar, CYK

Beamlet

Modifiye Faz Uzay1 ——————FH+H————-

Hesaplama Voksel
Gridi

- Hasta

Sekil 2.18 Tedavi Birim Bilesenleri
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2.8.2.1.A Birincil Foton Kaynagi

Birincil foton kaynagi hedefe yerlestirilmis bir nokta kaynaktir. Bu kaynak
onceden hesaplatilan MC metotlarim1  kullanarak hedefte hizlandirilmig
elektronlardan kaynaklanan bremsstrahlung etkisini modeller. Lineer hizlandiricinin

tedavi kafasiyla bir etkilesme goriilmez (21,25,27).

2.8.2.1.B Ekstra Fokal Kaynak (ikincil Kaynak)

Ikincil foton kaynagi, diizlestirici filtrenin hemen altina konumlandirilmis bir
Gaussian diizlem kaynagidir. Bu kaynak, hizlandiricinin kafasindaki (hedef disinda,
Birincil olarak diizlestirici filtre, Birincil kolimatorler ve ikincil diyaframlar ile)

etkilesimlerden kaynaklanan fotonlart modeller (21,25,27).

2.8.2.1.C Elektron Kontamine Kaynag

Bu kaynak ise lineer hizlandiricinin kafasinda ve havada Compton

sagilmasindan kaynaklanan elektronlart modeller (21,25,27).

2.8.2.2. Doz Hesaplama Modiilii

Hacimsel doz dagilimmin hesaplanmasi i¢in klinik 151 beamlet adi verilen
kiigiik kiiciik 1sinlara boliiniir. Sekil 2.19 tek bir beamlet i¢in koordinatlarin
geometrik tanimlarim1 gosterir. Koordinatlar ikiye ayrilir: hasta koordinat sistemi ve

beamlet koordinat sistemi. Sekildeki hesaplama noktasinin koordinatlar1 hasta
koordinat sistemindeki (X,Y,Z) *dir ve (X, Y, z)beamlet koordinat sistemidir. Hasta

viicudunun hacmi de bu beamletler boyunca {i¢ boyutlu hesaplama voksellerinden
olusan bir matrise boliiniir (Sekil 2.18). Bu voksellerin boyutlari segilen hesaplama
gridiyle belirlenir. Voksel gridinin diverjanst vardir ve her hesaplama vokseli
hastanin BT goriintiilerinden hesaplanan ortalama elektron yogunluguyla

iligkilendirilir (21).
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Son doz dagilimi, her beamlet i¢in birincil ve ikincil fotonlar, ayrica kontamine

elektronlar tarafindan ortama birakilan dozun siiperpozisyonu olarak hesaplanir.

- AlanOdag

: MerkezFanline B

Beamlet Koordinat sistemi

Cilt Hesaplama noktasi

. Hasta Koordinat
Alan Merkez ekseni

sistemi

Beamlet

2.19 X-Z dizleminde hasta koordinat sistemi ve beamlet koordinat sitemindeki
koordinatlar

2.8.2.2.A. Foton Doz Hesaplamasi (Birincil ve Ikincil Fotonlar)

Birincil ve ikincil fotonlar, farkli spektral bilesenlere ve fokal spotlara sahip
olduklar1 g6z 6niinde bulundurularak ayni yolla hesaplanir.

E enerjili monoenerjetik fotonlarin dar demetleri icin MC metotlar1 (EGSnrc
(23)) kullanilarak onceden hesaplanan pencil beam kerneller h. (z,r) tarafindan
monoenerjetik kernellerin bir grubu olusturulmustur. Burada Z su fantomunun
ylizeyine olan mesafeyken, I merkez eksene olan ortogonal mesafedir.

Hesaplamanin ilk kismi1 hastanin su esdegeri ortam oldugu farz edilerek yapilir.

Oncelikle, her beamlet 8 icin fanline boyunca olan her voksel p igin bir

polienerjetik pencil beam kernelih,(p) olusturulur. Bu onceden hesaplanan

monoenerjetik kernellerin (beamletin spektrumu oldugu i¢in her kernelin bir agirlig:
vardir) sliperpozisyonuyla gerceklestirilir. Bu polienerjetik pencil beam kerneli tek
bir giren fotona normalize edilir.

Ikinci olarak, hesaplama modeli enerji depolamasim derinlik yoniinde (fanline

boyunca) ve lateral yonde (fanline’a dik) olmak tizere iki bilesene ayirarak yapar.
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Derinlik  bileseni 1,(p,), p,dizleminde pencil beam’in toplam enerji
depolamasini hesaba katar.

1,(p,) =, [ [h,(x,y, p,)dxdy (2.35)

¢, fotonun enerjiye bagl akisi olup beamlet kesiti iizerinde uniform oldugu farz
edilir.
Lateral bilesen k, (6,4,p,)altt eksponansiyel fonksiyonun toplami olarak

modellenir:

6

K, (6,4,p,)=)_¢, L gw (2.36)

i1 H

2 =J(x=X)*+(y-Y)? ve Hzarctan[(y—\f)/(x—)z)]

seklindedir. Bu bilesen, beamlet merkez eksenine bir A mesafesinde sonsuz
kiigtikliikteki acisal sektorler icine depolanan enerjinin fraksiyonunu her derinlik

p,ve agt @ (A maksimum oldugunda bu ag¢1 n/8’dir) i¢in tanimlar. Lateral bilesenin

acisal sektorler igine boliinmesi inhomojenite diizeltmesi igin gereklidir (20).

Attenuasyon katsayis1 g her diizlem igin sabittir ve bununla birlikle efektif
araliklari1/ g, 1 ila 200 mm arasinda secilir. ¢, agirlik parametreleridir.

Bir homojen fantomda, p,diizleminde herhangi bir nokta p iginde tek bir

beamlet S tarafindan depolanan enerji 1, (p,)ve k " (6,4, p,) nin ¢arpimudir (26).

E;(p)=1,(p,)k; (0.4, p,) (2.37)

Inhomojen hasta dokusunu hesaba katmak igin, lateral ve derinlik bilesenleri

lokal olarak ters elektron yogunluguyla 1/ p,, 6l¢eklendirilir (26).

Pu(P) =P (P Pler (2.38)
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Inhomojenite diizeltme uygulanmasinda lateral ve derinlik bilesenlerinin
bagimsiz olarak 6l¢eklendirilebildigi farz edilir (26).

Derinlik bagimli bilesen yiizey ve hesaplama noktasi arasindaki radyolojik
mesafeyi dikkate alarak Ol¢eklendirilir. Bu enerji tabanli bir algoritma oldugundan
lokal yogunluga gore Olgeklendirmek gerekmektedir. Derinlik bagimli bilesen

boylece

15 (p.)=1,()pu(P) (2.39)

seklindedir. Burada p! radyolojik derinliktir (26). Formiil 2.39’da radyolojik

derinligin kullanilmas1 dogal olarak oblik hasta yiizeyini de hesaba katar. Dolayisiyla
PBC algoritmasinda oldugu gibi ayr1 bir diizeltme faktorii gerekmez (20).

Benzer bir sekilde lateral bilesen inhomojen durumlarda;

ki (6,4,p,)= kﬂ(&%ﬂ’, p;jpw(p) (2.40)

z

olarak tanimlanabilir. Burada A’'beamlet merkez eksenine olan radyolojik mesafedir.

Lateral kernel degerleri radyolojik derinlikten alindigindan, diverjansli koordinat

sistemini diizeltmek i¢in radyolojik yaricap 1', P ile 6lgeklendirilir (26).
p

z

Tek bir beamlette herhangi bir p noktasindaki son enerji dagilimi

E,(p)=1,(p.)K; (60,4, p,) (2.41)

seklindedir. Herhangi bir p noktasinda toplam depolanan enerji biitiin beamletlerin

katkilarinin toplami olarak hesaplanir (26):

Ee = [,Er(p)dA (242)

41



2.8.2.2.B Kontamine Elektronlar: Tarafindan Depolanan Dozun Hesaplanmasi

Birincil foton diizlestirici filtrede, kolimator diyaframlarinda ve havada
kontamine elektronlara sebep olur. Isin modifiye edici sistemler kullanildiginda, agik
alanda elektronlarin birgogunu sogurabilirler fakat bu sistemler kontamine
elektronlarin ikincil bir kaynagi olurlar. Genellikle elektron kontaminasyonu isinin

enerjisine ve alan boyutuna baglhdir.

Kontamine elektronlar sebebiyle herhangi bir beamletten meydana gelen enerji

dagilimi

Ekont,ﬂ()z’YN’z) :ﬂont,ﬂx Ikont,/j’ (243)

ile hesaplanir. ¢, ;elektronun enerjiye bagli ve | enerji depolama fonksiyonu

kont, 8
olup beamlet kesiti iizerinde benzer oldugu farz edilir. Inhomojenite varliginda,
enerji depolama fonksiyonu fotonlara benzer bir yolla 6l¢eklendirilir. Kontamine

elektronlart i¢in enerji depolama yogunluk fonksiyonu | (z, p) Olgiilen veriden

kont, 3

elde edilir (26).

2.8.2.3. Siiperpozisyon

Hastada herhangi bir hesaplama noktasindaki depolanan enerji E(X,Y,Z),

biitin beamletlerdeki birincil fotonlardan (phl) (Formiil 2.37), ikincil fotonlardan
(ph2) (Formiil 2.37) ve kontamine elektronlardan (Formiil 2.43) ayr1 ayr1 meydana

gelen enerjinin siiperpozisyonuyla elde edilir (21).

E(X,Y,Z) =3 (Epyy (XY, 2)+Epp (XY, 2) + B (XY, Z))  (244)
B
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2.8.2.4. Enerjiden Doza Gegis

Son adim olarak, sogurulan enerji dagilimi doza dontstiiriiliir. Enerjiyi doza

cevirmek igin kiitle yogunlugu yerine elektron yogunlugu kullanilir. Son doz

D(X,Y,Z2)=E(X,Y,7)—Luater__ (2.45)

ile verilir (21).
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3. GEREC ve YONTEM

3.1. Arag ve Gerecler

Bu calisma, Acibadem Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisiinde yapilmis olup,
Acibadem Maslak Hastanesi’nde bulunan asagidaki cihazlar kullanilmistir.
. Varian Clinac DHX lineer hizlandirici
. Siemens Somatom Definition Flash BT
. Eclipse TPS
. PTW RW3 kat1 su fantomu.

. PTW YART Verifikasyon Matris Fantomu
. Inhomojen fantom

. PTW UnidosWebline elektrometre.

. PTW PinPoint Iyon Odas1 31014

. PTW Farmer Iyon Odas1 30013

O 00 N o o1k~ o w N -

3.1.1. Varian Clinac DHX Lineer Hizlandirici

Calismada Varian Clinac DHX lineer hizlandirict kullanilmistir (Resim3.1).
Cihaz 6 ve 18 MV foton; 4, 6, 9, 12 ve 16 MeV elektron enerjilerine sahiptir. Doz
hiz1 araligi 100-600 MU/dk olup, cihaz alt ve lst hareketli kolimatdrlere sahiptir.
Alan boyutlari; 100 cm’de minimum 0,5x0,5 cm?, maksimum 40x40 cm?dir. Cihaz
kafasinda yer alan birincil kolimatorlerin kalinligit 92 mm, dikdortgen alanlarin
actlmasini saglayan x ve y diyaframlarmin kalinligit 78 mm’ dir. Bu hareketli
kolimatdrlerin X 151 gecirgenligi %0.5° ten fazla degildir. Cihaz, 120 yaprakh
Millenium CYK’ya sahiptir. CYK yapraklarinin kalinligi 56 mm’ dir. Yapraklarin
hareketi her bir yapraga ait birbirinden bagimsiz motorlar tarafindan yapilir. 40x40
cm?lik alanin merkezi 20 cm’sinde yapraklarm kallhigi izomerkezde 0,5 cm, diger
yapraklar ise 1cm kalinligindadir. Cihaz bu ¢ok yaprakli kolimator sistemi sayesinde
koruma bloklarina ihtiya¢ olmadan tiimor geometrisine uygun alanlar olusturabilir.
Cihaz MV portal (Elektronik Portal Goriintiileme) ve kV goriintiilleme yontemlerine
sahiptir. Ayrica bu kV kollart ile cone beam BT ¢ekebilme o6zelligiyle hacimsel

goriintiiler de elde edilir. Cihazin tedavi masasi karbon fiberden yapilmustir.
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Varian marka Clinac DHX model cihaz ile 3B-KRT yapilabildigi gibi sYART ve
dYART ve volumetrik ark tedavi (VMAT) teknikleri de uygulanabilir (28). Ayrica
uygun BT cekildiginde ve gerekli olan diger sartlar saglandiginda solunum takip

sistemi ile de tedavi yapilabilir.

Resim 3.1VarianClinac DHX Lineer Hizlandirict

3.1.2. Siemens Somatom Definition Flash BT

Bu calismada hasta goriintiileri ve fantom goriintiileri elde etmek i¢in Siemens
marka SOMATOM Definition Flash model BT cihazi kullanilmistir (Resim3.2).
SOMATOM Definition Flash tiglincii kusak tomografi cihazi olup rotate-rotate
prensibi ile ¢aligir. Flag hizi ile daha az radyasyon dozuyla goriintii alinmasini saglar.
Aralarindaki ag¢1 90 derece olacak sekilde konumlandirilan iki X 1511 kaynagi ve
karsilarindaki iki detektor tarama sirasinda es zamanli olarak hareket eder (Sekil 3.1).

Bu iki X 1511 kaynaginin voltaji 70-140 kV segcilebilir. Sekil 3.1°te gosterildigi gibi
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X 1s1n1 kaynaginin voltajlart birbirinden farkli ayarlanabilir. Bu sayede ayni anda
farkli attenuasyon katsayilari elde ederek optimum kontrast saglar. Gantri agikligi 78
cm ve tarama mesafesi 200 cm’dir. Cihaz en fazla 300 kg tasiyabilmektedir. 0.28
saniyede bir gantri rotasyonunu tamamlayarak hareketin etkileri en aza indirir. Kalp

dahil olmak iizere akciger taramasi 0.6 s siirer ve hastanin nefesini tutmasi gerekmez.

Resim 3.2 Siemens Somatom Definition Flash BT

Cihazin RT aparatlariin kullanimina izin veren masast vardir. Masa karbon
fiberden yapildigi i¢in BT kesitlerinde hava esdegeri olarak goriiniir. RT cihazlarina
uygun saggital, koronel ve transvers ¢izgi lazerleri vardir, goriintiiller DICOM ile
online olarak hasta konturunun ¢izilecegi ve planlamasinin yapilacagi bilgisayarlara

aktarilmaktadir (29).

Sekil 3.1A¢1yla Konumlandirilan X 151n1 Kaynaklari
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3.1.3. Eclipse TPS

Eclipse TPS, hasta ya da fantomda plan olusturma ve doz dagilimi1 hesaplamak
icin kullanilan yazilim, bilgisayar ve ¢evre birimlerinden olusmaktadir. Calismada
kullanilan Eclipse ™ versiyon 8.6 (VarianMedicalSystems, Palo Alto, CA) TPS, 3B
konformal, yogunluk ayarli RT, elektron, proton ve brakiterapi dahil her tiirlii tedavi
icin modern radyasyon tedavi planlamasini basitlestiren kapsamli bir TPS’dir.
Islevsel meniileri ile dozimetrist, fizik¢i ve doktorlarin hastalar icin en iyi tedavi
planlarint etkin bir sekilde olusturma, se¢gme ve kontrol edilmesinde kullanilir.
Eclipse ile Rapidarc, YART, brakiterapi ve 3BKRT planlar1 yapilabilmektedir. BT,
Manyetik Rezonans Goriintiileme (MRG), ve Positron Emission Tomography (PET)
dahil olmak iizere 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 i¢in AAA

ve PBC, elektronlar i¢in ise Gaussian Pencil Beam algoritmasini kullanir (30).

3.1.4. PTW RW3 Kati Su Fantomu

Yiiksek enerjili foton ve elektron dozimetrisinde su standart referans
materyaldir. Cihazin output gibi rutin Kontrollerinde ise pratik bir yontem olmasi
nedeni ile genellikle su fantomu yerine su esdegeri kati1 fantom materyali kullanilir.
Calismada kullanilan PTW marka RW3 kat1 su fantomu beyaz polyesterden yapilmis
30 x 30 cm? boyutlarinda 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarinda plakalar seklindedir.
Kullanilan iyon odalarina uygun plakalar igerir. Kiitle yogunlugu 1,045 gr/cm?’,

elektron yogunlugu ise 3,43 x 1023 e/em™ tiir (31) (Resim 3.3).
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Resim 3.3 PTW RW3 Kat1 Su Fantomu

3.1.5. PTW YART Verifikasyon Matris Fantom

T40026 model YART Matris fantom (Resim 3.4) 20 cm yiiksekliginde ve 20 cm
capinda su esdegeri RW3 malzemeden yapilan silindirik bir fantomdur. Fantom igine
silindirik iyon odasi yerlestirilebilecek 25 iyon odasi deligine sahiptir. Istenilen
herhangi bir iyon odas1 deliginde 6l¢iim alinabilir. Diger iyon odasi bosluklar: ise bu
bosluklara uygun fantom pargalariyla kapatilir. Bu fantom masaya sabitlenebilme

0zelligi sayesinde stereotaktik 1sinlamalar igin de uygundur.

Resim 3.4 YART Verifikasyon Matris Fantom
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3.1.6. inhomojen Fantom

Calismada AAA ve PBC algoritmalariin inhomojen ortamdaki doz
dagilimlarin1 incelemek ve karsilastirmak amaciyla akciger doku es degeri olan
materyaller icerecek sekilde ev yapimi bir fantom tasarlanmistir (Resim 3.5). Bu
akciger doku esdegeri materyallerin kiitle yogunlugu 0.32 g/em®tiir. Sekil 3.2
fantomun kesitsel semasidir. Akciger doku esdegeri materyaller PTW RW3 kati su
fantomunun 30x30 cm? plakalarina uygun toplamda 11 cm kalinlikta olacak sekilde
kesilerek 5’er cm kalinligindaki RW3 kati su fantomlarinin arasma konulmustur.
Akciger doku benzeri materyalin iizerindeki fantomlar build-up bolgesi olusturup
elektronik denge kosulunun saglarken altindaki fantomlar geri sac¢ilmadan dolay:
konulmustur. Ayrica altina ve {istline konulan doku esdegeri fantomlar sayesinde
dokudan havaya, havadan tekrar dokuya geciste algoritmalarin davraniglari
incelenmesi de amaglanmistir. Semada gosterildigi gibi akciger doku esdegeri
materyalinin merkezine yakimn bir yere (derinlik 10.5 cm ) kiitle yogunlugu 1 g/cm®
olan 1.9 cm ¢apinda bir materyal yerlestirilmistir. Bu materyal nokta doz 6lgtimleri
icin pinpoint iyon odasinin fiziksel yapisina uygun o6zel olarak deldirilmistir.
Materyal, tiimor benzeri doku yogunluguna sahip oldugu icin akciger dokusunun
icine yerlesmis bir tiimdriin izomerkezinde tek bir nokta iizerinden doz 6l¢iimiinii
saglamakla birlikte her Ol¢limde iyon odasinin hareketsizligi ve sabitligi i¢cin de

uygun Ol¢iim ortamini hazirlamistir.

Resim 3.5 inhomojen Fantom

49



Doku IE cm

10,5 cm

O llcm

Doku IE cm
+— 30 ¢ —

Sekil 3.2 Inhomojen Fantomun Kesitsel Semasi

3.1.7. PTW Unidos Webline Elektrometre

Mikro islemci kontrollii olan PTW Unidos Webline Elektrometre (Resim 3.6),

RT'de, radyolojide ve radyasyon korunmasinda doz ve doz hiz1 6l¢gmede kullanilir.

Unidos"®"™ jyon odalarina ve kati hal detektérlerine (yariiletken ya da elmas

detektorler) baglanabilir. Olgiilen doz ve doz hizi degerleri radyolojik ya da elektrik

birimleriyle gosterilebilir (32).

Resim 3.6 PTWUnidosWebline Elektrometre
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3.1.8. PTW PinPoint Iyon Odas1 31014

31014 PinPoint (Resim 3.7), kiiglik alanlardaki doz 6l¢timlerinde kullanilan ideal
bir silindirik iyon odasidir. Yiiksek uzaysal ¢oziiniirliige sahip olan bu iyon odasinin,
yiiksek doz gradientinin oldugu YART gibi planlama tekniklerinde ve stereotaktik
1sinlamalarda kullanilmas: uygundur. Nominal hassas hacmi 0.015 cm?®’ tiir ve su
gecirmez bir tasarima sahiptir. Uzun donemdeki kararliligi yilda %1°den daha
kiiciiktiir. Iyon odasinin nominal voltaji 400 V olup, maksimal iyon odas1 voltaji ise
+ 500V’dir. Polarite etkisi yilda % 1°den, sizdirma akimi da + 4fA’dan kiiciiktir.
Hassas hacim duvari 0.57 mm PMMA (1.19 g/cm?®) ve 0.09 mm grafittir (1.85 g/
cm?®). Toplam duvar alan yogunlugu 85 mg/cm?’dir. Detektoriin hassas hacminin
yarigapt 1 mm ve uzunlugu 5 mm’dir. Merkezi elektrot aliiminyumdur ve gap1
0.3mm’dir (33).

Kullanim araliklart:

Oda voltaj1 + 100400 V arasinda olmalidir. Co—60 ve 50MeV arasindaki foton

enerjilerinde kullanilabilir. 2x2 cm? ile 30x30 cm? arasindaki alanlarda Olgiim
yapilabilir. Dogru doz 6l¢limii igin sicaklik 1040 °C arasinda, nem orani %10-80

arasinda ve basing degeri de 700-1060 mmHg arasinda olmalidir.

Resim 3.7 Pinpoint Iyon Odas1
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3.1.9. PTW Farmer Iyon Odas1 30013

30013 Farmer iyon odasi (Resim 3.8) mutlak doz 6l¢iimiinde kullanilan standart
iyon odasidir. Nominal hassas hacmi 0.6 cm®’tiir ve su fantomunda da Olglim
aliabilmesi i¢in su ge¢irmez tasarima sahiptir. Uzun donemdeki kararlilig yilda %
0.5’den daha kiigiiktiir. Iyon odasinin nominal voltaji 400 V olup, maksimal voltaji
ise = 500V°dir. Polarite etkisi yilda % 0.5’den, sizdirma akimi ise + 4fA’dan daha
kiigiiktiir. Hassas hacmin duvari 0.335 mm PMMA (1.19 g/cm?®) ve 0.09 mm grafittir
(1.85 g/em?®). Toplam duvar alan yogunlugu 56.5 mg/cm?’dir. Detektoriin hassas
hacminin yaricapt 3.05 mm ve uzunlugu ise 23 mm’dir. Merkezi elektrot
aliminyumdur (33).

Kullanim araliklari:

Oda voltaj1 = 100-400 V arasinda olmalidir. 30keV - 50 MV foton enerjilerinde,

10-45MeV elektron enerjilerinde ve 50-270 MeV proton enerjilerinde kullanilabilir.
5x5 cm? ile 40x40 cm? arasindaki alanlarda dl¢lim yapilabilir. Dogru doz dl¢limii i¢in
sicaklik 10-40 °C arasinda, nem oranida %10-80 arasinda ve basing degeride 700-

1060 mmHg arasinda olmalidir.

Resim 3.8 Farmer Iyon Odas1
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3.2. Yontem

3.2.1. Eclipse’de Planlarin Yapilmasi

Calismaya hedef hacimleri 163.4 cm® ile 2194.13 cm® (ortalama 831.72 cm®)
arasinda degisen kiigiik hiicre dis1 akciger kanserli 10 hasta dahil edilmistir. The
International Commission on Radiation Unitsand Measurements” (ICRU) tarafindan
yayinlanan 62 numarali rapora (34) gore hedef yapilar (GTV: Gros Tiimo6r Hacmi,
PTV: Planlanan Hedef Hacim, ITV: Internal Hedef Hacim) ve kritik organlar (spinal
kord, akciger, kalp ve 6zefagus) radyasyon onkologlari tarafindan ¢izilmistir. Doz-
fraksiyon semast gilinliik 200 c¢Gy’den toplam 6000 cGy (30 fraksiyon) olacak
sekilde ayarlanmis ve hastalara 6 MV foton enerjisi kullanilarak YART planlama
teknigi ile planlar yapilmstir.

3.2.1.1. YART Optimizasyonu

Planlarin optimizasyonu sirasinda;

1-Toplam akciger i¢in Radiation Theraphy Oncology Group’un (RTOG) 0617
(35) numarali protokoliinde belirtilen 5 Gy doz alan toplam akciger hacminin
%60’1m, toplam akcigerin aldig1 ortalama dozun 20 Gy’in ve 20 Gy doz alan toplam

akciger hacminin %35’in altinda,

2- Kalp icin RTOG 0617 protokoliinde belirtilen 20 Gy doz alan kalp hacminin
%350’in ve 60 Gy doz alan kalp hacminin % 20’ nin altinda,

3- Spinal kort i¢in yine RTOG 0617 numarali protokoliinde belirtilen spinal

kortun aldig1 maksimum nokta dozunun 50.5 Gy’ in altinda,

4- Ozafagus icin RTOG L-0117 (45) numarali protokoliinde belirtilen
Ozafagusun aldig1 ortalama doz 34 Gy’in ve 55 Gy alan 6zafagus hacmi %30’un

altinda
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5- PTV’nin tanimlanan dozun %95-%110 araliginda ( %110 doz alan hacim

PTV igindeyse plan kabul edilmistir)

olmasini saglayan kisitlamalar tanimlanmistir.

3.2.1.2. Doz Hesaplama Algoritmalari

Optimizasyon asamasindan sonra, PBC algoritmas1 segilerek inhomojenite
diizeltme yontemi Modified Batho olarak ayarlanmis ve yapilan hesaplamalar
sonucunda PBC-M.BATHO planlari elde edilmistir. Planlarda istenilen doz dagilimi
elde edilemediyse, optimizasyon asamasina tekrar geri doniilmiistiir. Ancak bazi
hastalarda tiimor yerlesimi ve bilyiikligii géz oniinde bulundurularak, ¢evredeki
kritik organlarin veya PTV nin referanslarda belirtilen limitlerin {izerinde doz almasi

kabul edilmistir.

Eclipse’de PBC ile doz hesaplatilirken inhomojenite diizeltme yontemi olarak
Modified Batho disinda Batho ve Equivalent TAR yontemleride segilebilmektedir.
PBC ile hesaplatilan planlarda farkli inhomojenite diizeltme yontemlerinin doz
dagilimma olan etkisini incelemek amaciyla, PBC-M.BATHO planlar1 hicbir
degisiklik yapilmadan kopyalanarak inhomojenite diizeltme yontemi Batho ile
yeniden hesaplatilmis ve PBC-BATHO planlar1 elde edilmistir. Ayni yontemle
Equivalent TAR kullanilarak PBC-ETAR planlar1 olusturulmustur. Ayrica herhangi
bir diizeltme yontemi kullanilmayan PBC’nin doz dagilimini incelemek i¢in de
inhomojenite diizeltme yOontemi “none” olarak secilip PBC-NONE planlar1 elde

edilmistir.

PBC-M.BATHO planlar1 yeniden kopyalanarak bu kez doz hesaplama
algoritmasi AAA se¢ilmis ve inhomojenite diizeltmesi “ON” moduna getirilerek
AAA-ON planlar1 olusturulmustur. Son olarak inhomojen yapilar1 dikkate almadan
hesaplama yapan AAA’in doz dagilimi da incelemek amaciyla inhomojenite

diizeltmesi “OFF” yapilip AAA-OFF planlari elde edilmistir.

54



PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-NONE, AAA-ON ve AAA-OFF planlarinda
kritik organlar ve PTV tolerans dozlarinin iizerinde bir deger almis ise yeniden

optimizasyon asamasina geri doniilmemistir.

3.2.1.3. Normalizasyon ve Hesaplama Gridi

Hesaplatilan biitiin planlarda PTV’nin aldigi dozun aynmi olmasi igin plan
normalizasyonu, PTV’nin %95’inin tanimlanan dozun %100’{inii almasina gore
yapilmistir. Bu sebepten dolayr hastalarin PBC-M.BATHO, PBC-BATHO, PBC-
ETAR, PBC-NONE, AAA-ON ve AAA-OFF planlarinin normalizasyon degeri

birbirlerinden farkli olmustur. Hesaplama gridi 0.25 mm olarak ayarlanmistir.

3.2.2. Planlarin Karsilastirilmasi

Planlar arasindaki karsilastirmalar risk altindaki organlar i¢cin Tablo 3.1°de
gosterilen kriterlere, PTV’nin aldigi maksimum doza (Dmaks-p1v), planlarda PTV nin
%95’inin dozun %100’iinii almasini saglayan normalizasyon degerine, diisiik doz
bolgelerini karsilastirmak amaciyla tanimlanan dozun 9%350’sini alan hacme ve
yiiksek doz bolgelerini karsilastirmak i¢in tanimlanan dozun %105’ini, %107’sini ve
%110’unu alan hacimlere gore yapilmistir. Tanimlanan dozun %50’sini, %105’ini,
%107’sini ve %110’unu alan bolgelerin hacimleri ise Eclipse araglarindan “convert
3

isodose level to structure” kullanilarak olusturulmustur ve elde edilen hacimlere cm

cinsinden bakilmaistir.

Tablo 3.1°de belirtilen kriterler i¢in asagidaki karsilagtirmalar yapilmistir:

1- PBC-M.BATHO, PBC-BATHO ve PBC-ETAR planlar1 kendi aralarinda.

2- AAA-ON planlari, PBC-M.BATHO, PBC-BATHO ve PBC-ETAR planlari

ile ayr1 ayr1.

3- PBC-NONE ile AAA-OFF planlar1 kendi aralarinda.
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Calismadaki aragtirma verileri SPSS version 15 ile degerlendirilmistir (SPSS
2006) (36). PBC-M.BATHO, PBC-BATHO ve PBC-ETAR planlar1 kendi
aralarinda karsilastirilirken, nonparametrik testlerden Friedman testi kullanilmastir.
AAA-ON planlari, PBC-M.BATHO, PBC-BATHO ve PBC-ETAR planlar ile ayr1
ayr1 karsilagtirildiginda ve PBC-NONE ile AAA-OFF planlar1 kendi aralarinda
karsilastirildiginda ise nonparametrik testlerden Wilcoxon Singed Rank testi

kullanilmustir.

Tablo 3.1Karsilagtirma Kriterleri

Toplam Akciger Vs*

Dortalama* Dmaks—PTV*
Vo™ Normalizasyon degeri
Kalp Vo % 50 doz alan hacim (cm?)
Vo™ V€ 9 105 doz alan hacim (cm®)
Spinal Kord  Dpacs™ % 107 doz alan hacim (cm?)
Ozefagus Dortalama % 110 doz alan hacim (cm®)
V55*

* Vs, V20,Veo Ve Vs sirasiylad Gy, 20 Gy, 60 Gy ve 55 Gy doz alan kritik organin
yiizde olarak hacmi, Doralama: kritik organ hacminin aldigi ortalama doz, Dmaks: Kritik
organin aldig1 maksimum nokta doz, Dmaks-prv: PTV nin aldig1 maksimum nokta doz.

3.2.3. Homojen Fantomda Nokta Doz Olciim Planlarinin Olusturulmasi

Yapilan planlarin homojen ortamdaki nokta doz olglim planlar1 YART
Verifikasyon Matris Fantom kullanilarak yapilmistir. YART Verifikasyon Matris
Fantom’un tam merkezindeki iyon odasi bosluguna 10 cm derinlikte pinpoint iyon
odasi yerlestirilerek 1 mm aralikli 3B BT gortintiileri alinmistir. Cekilen goriintiiler

DICOM araciligiyla Eclipse tedavi planlama sistemine aktarilmistir.

PBC i¢in klinikte kullanilan inhomojenite diizetme yontemi Modified Batho
oldugu icin PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlar1 fantoma taginip tekrar

hesaplatilarak nokta doz 6l¢iim planlar1 olusturulmustur. Biitiin nokta doz 6l¢iim
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planlari, planlama sirasinda kullanilan gantri, kolimator ve eger varsa masa acilariyla
hazirlanmigtir.  Ayrica tedavi masasinin etkisinin  dl¢lim  sirasinda  dikkate
alinabilmesi i¢in nokta doz 6l¢lim planlarinin hesaplanmasindan 6nce tedavi masasi
TPS’de modellenmistir (Sekil 3.3). Olusturulan planlara anterior-posterior (AP) ve

left-right (LR) set-up alanlari ile bu alanlarin DRR’leri eklenmistir.

Nokta doz dl¢lim planlari olusturulmadan 6nce fantomun i¢indeki pinpoint iyon
odasmin yiik toplayan aktif hacmi konturlanmis ve iyon odasinin efektif Olglim

noktas1 merkez olarak ayarlanmistir.

Sekil 3.3 Homojen fantomda tedavi masasiin TPS’de modellenmesi

PBC-M.BATHO ve AAA-ON nokta doz 6l¢iim planlarinda iyon odasinin aktif
hacminin tanimlanmas: i¢in konturlanan yapinin aldigi ortalama doz TPS’ de
belirlenmistir ve bu dozlar ile 6l¢iilen dozlar karsilastirilmistir. Bu karsilastirmalar

icin Wilcoxon Signed Rank testi kullanilmastir.
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3.2.4. Isinlama Oncesinde Yapilan Mekanik ve Dozimetrik Kontroller

Isinlama yapilmadan 6nce cihazin mekanik ve dozimetrik kontrolleri yapilmistir.
Mekanik kontroller kapsaminda kolimator ve gantri doniisii goOstergelerinin su
terazisinin gosterdigi degerle uyumuna bakilmis, optik mesafe gostergesiyle gantri
acist bagimliliginin kontrolii, esmerkez ve lazer kontrolii, alan boyutlar1 gostergesi
kontrolii ve 1s1k-151n alan uyumu kontrolii yapilmistir. Cihazin CYK kalite kontrolii
kapsaminda picket fence testi yapilmistir. Yapilan mekanik kalite kontrol sonucunda
tiim degerlerin limitler i¢inde oldugu gortilmiistiir.

Dozimetrik olgiimler kapsaminda ise cihazin firettigi radyasyonun verimi
kontrol edilmistir. Cihaz KFM=100 cm ve 10x10 cm®lik alan boyutlarinda
maksimum doz derinliginde (dmaks) (6 MV foton enerjisi i¢in dmas=1.5 cm), 1 MU=1
cGy verecek sekilde kalibre edilmistir..

Son olarak nokta doz 6l¢iim planlarinin 1sinlamasina gegmeden Once pinpoint
iyon odasit i¢in Tirkiye Atom Enerjisi Kurumu (TAEK) tarafindan gonderilen
kalibrasyon sertifikasi kullanilarak Teknik Raporlar Servisi (TRS) 398’e gére toplam
faktdr hesaplanmistir. Pinpoint iyon odasi i¢in bu toplam faktdr 1°dir. Iyon odalar:
sicaklik ve basinca bagimli oldugu icin sicaklik ve basing degerleri elektrometreye

girilerek mutlak doz 6l¢iimleri alinmigtir.

3.2.5. Homojen Fantomda Olusturulan Nokta Doz Olciim Planlarimin
Isinlanmasi

Inhomojen ortamda hazirlanan nokta doz &lgiim planlarmin 1sinlanmasi igin
YART Verifikasyon Matris Fantom tedavi masasina yerlestirilmistir. Iyon odas1 10
cm derinlige konuldugu i¢cin KFM, gantri sifir derecedeyken 90 cm olacak sekilde
ayarlanmistir. Daha sonra lineer hizlandiricinin kV-kV kollariyla fantomun AP’den
ve diizeltmeler yapilmistir. Boylece fantomun ve iyon odasmin pozisyonu
dogrulanmistir. PBC-M.BATHO ve AAA-ON nokta doz oOlglim planlart kendi
MU’lar1yla 1sinlanarak mutlak doz dlgiimleri alinmistir. Olgiilen dozlar TPS’de PBC-
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M.BATHO ve AAA-ON planlarinda iyon odasmin aktif hacminin aldig1 ortalama

dozlarla karsilagtirilmigtir.

3.2.6. Inhomojen Fantomda Nokta Doz Ol¢iim Planlarinin Olusturulmasi
PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlarinin inhomojen ortamdaki nokta doz
Olctim planlarinin yapilmasi i¢in tasarlanan inhomojen fantomun merkezine konulan
tiimor benzeri doku yogunluguna sahip materyalin igine pinpoint iyon odasi
yerlestirilip 1 mm kesit aralikli 3B BT goriintiileri alinmis ve TPS’e aktarilmistir.
Inhomojen fantomun icindeki pinpoint iyon odasmin yiik toplayan aktif hacmi
konturlanmis ve iyon odasinin efektif 6l¢lim noktasi merkez olarak ayarlanmistir.
PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlar1 inhomojen fantoma aktarilmistir ve yeniden
hesaplatilarak nokta doz 6lgiim planlar1 hazirlanmistir. Tedavi masas1 modellenerek

doz dagilimina etkisi hesaba katilmigtir (Sekil 3.4).

Sekil 3.4 Inhomojen fantomda tedavi masasmin TPS’ de modellenmesi

Yapilan nokta doz 6l¢lim planlar iki sekilde hazirlanmistir:
1. Planlanan tedavi agilariyla (gantri, kolimatdr ve varsa masa agilariyla)

2. Gantri, kolimator ve masa agis1 sifirdayken.
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Planlara DRR'lar1 ile birlikte AP ve LR set-up alanlart eklenmistir. PBC-
M.BATHO ve AAA-ON nokta doz 6l¢iim planlarinda iyon odasinin aktif hacminin
tanimlanmasi i¢in konturlanan yapinin aldigi ortalama doz TPS’ de belirlenmistir ve
bu dozlar ile Olgiilen dozlar karsilastirilmistir. Bu karsilastirmalar i¢in Wilcoxon

Signed Rank testi kullanilmustir.

3.2.7. inhomojen Fantomda Olusturulan Nokta Doz Olciim Planlarinin
Isinlanmasi

Inhomojen fantoma hem gantri sifirda hem de planlanan tedavi acilariyla
hazirlanan nokta doz Olglim planlarinin 1sinlanmasi i¢in fantom tedavi masasina
yerlestirilmistir. Iyon odas1 10.5 cm derinlikte oldugundan gantri sifir derecedeyken
KFM= 89.5 cm olacak sekilde ayarlanmis vefantom iyon odasinin bulundugu yere
gore tedavi odasindaki lazerlerle diizgiin bir sekilde konumlandirilmistir. Daha sonra
fantomun ve iyon odasinin pozisyonunun dogrulanmasi i¢in lineer hizlandiricinin
kV-kV kollartyla fantomun AP ve LR goriintiileri ¢ekilip TPS’den gelen DRR’lar ile
karsilagtirilarak gereken diizeltmeler yapilmistir. PBC-M.BATHO ve AAA-ON
nokta doz Olgiim planlar1 kendi MU’lariyla 1sinlanarak mutlak doz dSlgiimleri
alinmustir. Olgiilen dozlar TPS’de PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlarinda iyon

odasinin aktif hacminin aldig1 ortalama dozlarla karsilastirilmistir.

3.2.8. TPS’de PBC-M.BATHO ve AAA-ON Profillerinin ve YDD’lerinin Elde
Edilmesi

PBC-M.BATHO ve AAA-ON’un profil ve YDD’leri inhomojen ortamda
incelenebilmesi i¢in inhomojen fantomun BT goriintiileri (Sekil 3.5) kullanilirken
homojen ortamda incelenebilmesi i¢in Eclipse’de HU’su sifir olan bir fantom yap1
olusturulmustur (Sekil 3.6). Daha sonra bu iki fantoma 6 MV foton enerjisi segilip
gantri sifirda ve KFM=100 cm’de 10x10 cm?® bir alan olusturularak AAA (On
modunda) ve PBC (inhomojenite diizeltme yontemi Modified Batho) ile
hesaplatilmistir. Eclipse araglarindan dose profile kullanilarak hem homojen
fantomda hem de inhomojen fantomda YDD ve profiller elde edilmistir. Son olarak
inhomojen fantomda PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlari arasindaki farkin hangi
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bolgelerde oldugunu anlamak icin de yine Eclipse’in araglarindan faydalanarak bu
iki plan birbirinden ¢ikarilmistir.

Sekil 3.5 inhomojen fantom

Sekil 3.6 Eclipse’de olusturulan doku esdegeri homojen fantom

3.2.9. PTV l¢erisindeki Hava Esdegeri Dokunun Normalizasyon Degerine Etkisi

Calismanin diger bir amaci ise PTV nin igerdigi hava es degeri doku hacminin,
AAA-ON ve PBC-M.BATHO planlarindaki bu ¢alismada her bir plan icin secilen

normalizasyon degerleri ile iligkisinin arastirilmasidir. Bu amag¢ dogrultusunda her
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hasta icin PTV’nin i¢indeki hava es degeri hacim konturlanmistir (Sekil 3.7). Bu
hacmin o plandaki PTV hacmine bdlinmesiyle (Formiil 3.1) bir o degeri
hesaplanmistir. Daha sonra a degerleri x ekseninde ve normalizasyon degerleri y

ekseninde olacak sekilde her iki algoritma i¢in grafikler olusturulmustur

V

_ VpTvNHAVA

V

a (3.1)

PTV

VPTVﬂHAVA : PTV’nin hava es degeri doku ile kesisen hacmi (cm3) ve Vo, : PTV

hacmi (cm®)

( a iy
& d _Z’r \ & '.:
_Hava Esdegeri
Doku

1 Vet P Suptes ®

Sekil 3.7 PTV igerdigi hava esdegeri doku hacminin konturlanmasi
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4. BULGULAR

4.1. TPS’deki Planlardan Elde Edilen Bulgular

Sekil 4.1 bir hastaya ait PBC-BATHO, PBC-M. BATHO, PBC-ETAR ve AAA-
ON planlariin DVH’ini gosterirken Sekil 4.2 PBC-NONE ve AAA-OFF planlarinin
DVH’ini gostermektedir.

Relat
0 666 B3.333 0C
e e e e g

Q 16.666 33.333 3
T - e - e * —ded—fie. - e - —d—r——

-=+—— PBC-M.BATHO Kalp ~——— Spinal Kord
—{3—— PBC-BATHO .G
o+ PBC-ETAR — FIY
—4—— AAA-ON - Ozefagus

Sekil 4.1Bir hastaya ait PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON
planlarinin DHV’1
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Relat

0 16.666 33.333 50

333
100 rd—a———h kA A

- - AAA-OFF Kalp ———— Spinal Kord

— Akcig PTV
— A PBC-NONE cleer

Ozefagus

Sekil 4.2 Bir hastaya ait AAA-OFF ve PBC-NONE planlarmin DVH’I

4.1.1. Akciger Vs, Dortalama Ve Vo Kriterlerindeki Karsilastirmalar

Tablo 4.1, Tablo 4.2 ve Tablo 4.3 sirasiyla Vs, Doraama V€ V20 akciger
Kriterlerinin, yapilan PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-ON, PBC-
NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgularini ve bu bulgularin
istatistiksel olarak karsilagtirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir. Sekil
4.3, Sekil 4.4 ve Sekil 4.5 ise sirasiyla akciger Vs, Dortalama V€ V2o Kriterleri igin PBC-
BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindan elde edilen
bulgularin grafikleridir.
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Tablo 4.1 Akciger Vs kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-
ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve karsilastirmalar
sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA  PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 35.75  36.02 35.95 39.35 35.06 36.04
2 2460  24.48 24.68 26.45 2401 2514
3 52.14  52.30 52.21 53.68 51.89 51.88
4 60.40 NA* 60.60 63.20 5849 61.85
5 52.72  52.63 52.69 55,56 51.71 52.47
6 4357 4359 43.59 4540 43.25 44.00
7 5415 54.20 54.20 58.26 52.80 54.09
8 52.07 5185 52.94 5599 51.05 5275
9 38.70  38.65 38.60 39.55 38.27 38.46
10 5151 51.30 51.49 54.33 5051 52.30

p=0.703 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.005 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
p=0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.007 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
alinamamustir.
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Sekil 4.3 Akciger Vs kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve
AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari
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Tablo 4.2 Akciger Dortalama Kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR,
AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 7301 7392 7372 7759 7086 7276
2 5979 5871 5958 9225 598.6 6226 |p=0717 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
3 14174 14460 14277 1451.0 1409.0 1419.0 |PBC- M.BATHO)
4 14247 NA* 14268 1524.0 1411.0 1442.0|p=0.005 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
5 16216 16080 16059 1647.0 1621.0 1636.0 |p=0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON )
6 1036.0 1043.0 1037.6 1072.0 1057.0 1079.0|p=0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
7 13885 13940 13863 1466.0 1408.0 1434.0|p=0.005 (PBC-NONE ve AAA-OFF)
8 13045 12930 13762 1392.0 1332.0 1381.0
9 9267 9226 9240 966.1 9350 951.6
10 12406 1232.0 12304 1308.0 1274.0 1300.0

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
alinamamustir. Dozlar cGy cinsindendir.

1550 -
l [ |
T & ]
1350
[ ]
&
—
-
{H' 1150 #PBC-BATHO
2
N : PBC-M.BATHO
=1
950 N APBC-ETAR
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B AAA-ON
[ ]
750
'y
SSD T T T T T T T T 1
1 2 3 4 5 E 7 8 9 10
Hasta No

Sekil 4.4 Akciger Dotalama Kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve
AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari
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Tablo 4.3 Akciger Vo kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR,
AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 9.58 9.68 9.61 9.82 946 9.46
2 841 834 8.39 8.81 8.47 8.86
3 28.28 2850 28.47 28.60 27.90 27.80
4 23.39 NA* 2338 2580 23.30 23.50
5 26.32 26.10 26.17 27.30 26.50 26.80
6 22.83 23.00 2281 23.20 23.30 23.40
7 2847 2830 28.36 29.40 28.80 28.90
8 26.14 25.70 26.29 26.90 26.20 26.80
9 16.73 16.50 16.59 17.40 17.20 17.30
10 19.60 19.40 19.41 20.60 20.30 20.50

p=0.368 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.005 (PBC-BATHO ve AAA-ON )
p=0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON )
p=0.013 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.021 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri

alinamamugtir.
32
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Sekil 4.5 Akciger Voo kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve
AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari
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4.1.2. Kalp Vo ve Vo Kriterlerindeki Karsilastirmalar

Tablo 4.4 ve Tablo 4.5 sirasiyla Vyove Vgokalp Kriterlerinin, yapilan PBC-
BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF
planlarindan elde edilen bulgularin1 ve bu bulgularin istatistiksel olarak
karsilagtirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir. Sekil 4.6 ve Sekil 4.7ise
sirastyla kalp Vaove Ve kriterleri igcin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR
ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgularin grafikleridir.

Tablo 4.4 Kalp Vy kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-
ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve karsilastirmalar
sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA

NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 2.95 2.96 2.95 295 2.68 2.65
2 4043  40.39 40.37 4094 3951 39.65 p=0.005 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
3 0.89 0.80 0.86 018 096 025 |PBC-M.BATHO)

4 78.38 NA* 78.22 70.05 78.74 79.52 |p=0.859 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
5 5.09 4.67 4.97 533 472 4.67 |p=0.123 (PBC-ETAR ve AAA-ON)

6 8.08 7.90 7.97 7.70  8.19 7.80 |p=0.678 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
7 48.90 48.00 48.50 49.10 4858 48.23 | p=0.575 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

8 3155  30.36 30.96 3247 3015 30.70

9 2.90 2.66 2.80 2.67 2.83 2.53

10 38.80  37.83 38.38 38.96 39.33 39.23

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
almamamigtir.
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Sekil 4.6 Kalp Vy kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve AAA-
ON planlarindan elde edilen bulgular

Tablo 4.5 Kalp Vg kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-
ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve karsilastirmalar
sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC  PBC PBC  AAA PBC AAA

NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 0 0 0 0 0 0

2 219 178 195 342 247 3.0 |- 015 PEC-BATHO. PBC-ETAR ve
3 0 0 0 0 0 0 |PBC- M.BATHO)

4 20.97 NA* 19.73  21.70 24.00 24.80 | p=0.043 (PBC-BATHO ve AAA-ON )
5 0 0 0 0 0 0 | p=0.068(PBC-ETAR ve AAA-ON)

6 0 0 0 0 0 0 | p=0.043 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
7 952 844 8.84  11.00 10.20 10.10 | p=0.345 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

8 3.98 2.94 3.34 471 427 442

9 0 0 0 0 0 0

10 6.34 5.00 5.53 711 759 732

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
almamamugtir.
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Sekil 4.7 Kalp Vg kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve AAA-
ON planlarindan elde edilen bulgular1

4.1.3. Spinal Kord Dpmaks Kriterindeki Karsilastirmalar

Tablo 4.6 spinal kord Dmaks Kriterinin. yapilan PBC-BATHO, PBC-M.BATHO,
PBC-ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen
bulgularmi ve bu bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmast ile bulunan p
degerlerini gostermektedir. Sekil 4.8 ise spinal kord Dpmaks Kriteri igin PBC-BATHO,
PBC-M.BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgularin
grafigidir.
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Tablo 4.6 Spinal kord D kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR,
AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA  PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 4576.1 4518 4517 4479 4659 4641
2 4073 3979 4032.3 3958 4230 4160
3 49584 4916 4877.7 5053 5214 5255
4 5005.7 NA* 5008.9 4905 5294 5168
5 4867 4787 4865.5 4995 5404 5444
6 2820.6 2761 27595 2818 3004 3036
7 41259 3963 4015 4182 4313 4350
8 4935.3 4830 4884.8 5056 5482 5545
9 13655 1319 13411 1369 1338 1358
10 5022 4886 5007.2 5083 5282 5176

p=0.001 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p=0.575 (PBC-BATHO ve AAA-ON )
p= 0.021(PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.114(PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.959 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agil1) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi igin bu hastadan PBC-ETAR verileri

alinamamustir. Dozlar cGy cinsindendir.
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Sekil 4.8 Spinal kord Dmas kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO
ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari
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41.4. Ozefagus Dortalama V€ VssKriterlerindeki Karsilastirmalar

Tablo 4.7 ve Tablo 4.8 sirasiyla DortalamaVe Vss 0zefagus Kriterlerinin yapilan
PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF
planlarindan elde edilen bulgularimi ve bu bulgularin istatistiksel olarak
karsilastirilmasi ile bulunan p degerlerini gostermektedir. Sekil 4.9 ve Sekil 4.10 ise
sirastyla O0zefagus Dortalama V€ Vss kriterleri i¢in PBC-BATHO, PBC-M.BATHO,
PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgularin grafikleridir.

Tablo 4.7 Ozefagus Doralama Kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR,
AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilagtirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA  PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 19659 1973 1960.5 2012 1980 2032
2 2859.7 2826 2857 2903 2894 2930 p=0.003 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
3 2429.4 2409 2402 2430 2515 2508 PBC- M.BATHO)
4 48942  NA* 4844.7 4874 5089 5118 p=0.009 (PBC-BATHO ve AAA-ON )
5 35779 3463 3510.3 3657 3721 3783 p=0.008(PBC-ETAR ve AAA-ON)
6 1509 1492 1494.6 1549 1564 1597 p=0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
7 32222 3160 3177.7 3333 3304 3313 p=0.007 (PBC-NONE ve AAA-OFF)
8 3056.1 2983 3012.8 3127 3159 3190
9 1681 1625 1658.6 1752 1697 1717

10 1763.1 1673 1715 1817 1820 1850

*4 numaral1 hastanin planinda non-koplanar (masa agil1) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite diizeltme
yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri alinamamistir. Dozlar
cGy cinsindendir.
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Sekil 4.9 Ozefagus Doraiama Kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO
ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari

Tablo 4.8 Ozefagus Vss kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR,
AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA  PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 0 0 0 0 0 0
2 5.64 514 5.57 716 6.62 7.20
3 3351 3340 3340 33.65 33.95 33.92
4 66.48 NA* 66.13 66.59 67.89 68.18
5 3470 3212 3322 36.58 36.16 37.06
6 1.03 1.03 0.91 164 153 1.65
7 3710 36.23 36.40 38.60 38.20 38.37
8 2522 2426 2448 26.88 28.06 28.55
9 588 4.75 5.40 761 649 6.89
10 9.96 8.71 9.33 10.52 10.79 10.92

p=0.02 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.008 (PBC-BATHO ve AAA-ON )
p=0.012 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.008 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.011 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
almamamugtir.

73



70

60

50

=% [ ] 4 PBC-BATHO
S~ | 1
—r ] 1 PBC-M.BATHO
g %
g ' APBC-ETAR
e » B AAA-ON
20
10 }
n | |
x Y
o R T T T T ! T T T 1
1 2 3 4 5 & 7 g 9 10

Hasta No

Sekil 4.10 Ozefagus Vss kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve
AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari

4.1.5. Normalizasyon Degeri Kriterindeki Karsilastirmalar

Tablo 4.9 normalizasyon degerikriterinin, yapilan PBC-BATHO, PBC-
M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde
edilen bulgularini ve bu bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmasi ile bulunan p
degerlerini gostermektedir. Sekil 4.11 ise normalizasyon degerikriteri i¢in PBC-
BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindan elde edilen
bulgularin grafigidir.
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Tablo 4.9 Normalizasyon degeri kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-
ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC  PBC PBC  AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 99.1 977 99.7 101 972 984
2 98.7 9938 99.3 972 961 949
3 96.2 96.2 97.4 945 914 914
4 94.4  NA* 959 939 89.6 89.2
5 945 974 96.7 94 88.1 879
6 923 931 942 905 826 8238
7 929 947 95 90.4 849 854
8 928 955 952 921 841 843
9 93.1 952 952 905 86.3 86.57
10 91.8 947 944 904 83.6 945

p=0.007 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.047 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
p= 0.028 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.007 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.26 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
almamamugtir.
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Sekil 4.11 Normalizasyon degerikriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-
M.BATHO ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari
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4.1.6. Dmaks-pTv Kriterindeki Karsilastirmalar

Tablo 4.10 Dmaks-p7v Kriterinin, yapilan PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-
ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgularini ve

bu bulgularin istatistiksel

olarak karsilastirilmast ile bulunan p degerlerini

gostermektedir. Sekil 4.12 ise normalizasyondegerikriteri i¢in PBC-BATHO, PBC-
M.BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgularin grafigidir.

Tablo 4.10 Dmaks-prv Kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-
ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve karsilastirmalar
sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 109.9 108.2 108.7 110.6 113.2 1145
2 110.5 109.3 109.9 1133 1134 116.6
3 107.7 107.8 106.5 1108 1119 1116
4 1225 NA* 1211 1253 128.8 1319
5 111.4 107 108.5 1125 119.8 120.9
6 111.8 110.8 109.5 116 125 126.9
7 110.7 1075 108.5 116.2 113.3 1133
8 1114 1101 1104 1152 1254 1259
9 110.0 108.4 108.3 1139 1158 1191
10 110.4 107.2 109.3 1145 123.4 120.8

p=0.004 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.005 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
p= 0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.066 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numaral1 hastanin planinda non-koplanar (masa agil1) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
alinamamustir. Degerler % cinsindendir.
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Sekil 4.12 Dpaks-prv Kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-M.BATHO ve
AAA-ON planlarindan elde edilen bulgular1

4.1.7. Diisiik Doz Bolgelerinin Karsilastirilmasi (%50 Doz Alan Hacim Kriteri)

Tablo 4.11 %50 doz alan hacim kriterinin, yapilan PBC-BATHO, PBC-
M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde
edilen bulgularini ve bu bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmasi ile bulunan p
degerlerini gostermektedir. Sekil 4.13 ise %50 doz alan hacim kriteri igin PBC-
BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindan elde edilen
bulgularin grafigidir.
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Tablo 4.11 %50 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-
ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 3848 3786 3836.2 3879 3864 3917
2 6065 6009 6048.1 6216 6120 6259
3 1810 1796 17939 1850 1889 1896
4 4712 NA* 4657.8 4784 4799 4843
5 2648 2532 2586.4 2712 2782 2835
6 1743 1698 1665.8 1918 2140 2217
7 1666 1605 1624.6 1797 1760 1787
8 2728 2605 2643 2894 2957 3083
9 1341 1283 1305.3 1434 1408 1439
10 2189 2111 21443 2262 2270 2282

p=0.001 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.005 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
p= 0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.005 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numarali hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
alinamamustir. Degerier cm® cinsindendir.
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Sekil 4.13 %50 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-
M.BATHO ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari
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4.1.8. Yiiksek Doz Bolgelerinin Karsilastirilmasi (%105, %107 ve %110 Doz
Alan Hacim Kriteri)

Tablo 4.12, Tablo 4.13 ve Tablo 4.14 sirastyla %105, %107 ve %110 doz alan
hacim Kriterlerinin, yapilan PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR, AAA-
ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgularmi ve bu
bulgularin istatistiksel olarak karsilastirilmas: ile bulunan p degerlerini
gostermektedir. Sekil 4.14, Sekil 4.15 ve Sekil 4.16 ise sirasiyla %105, %107 ve
%110 doz alan hacim kriterleri i¢cin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-ETAR ve
AAA-ON planlarindan elde edilen bulgularin grafikleridir.

Tablo 4.12 %105 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-
ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilagtirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF

1 327 97 7.9 122 764 889

3 84.9 59.6 15.5 338 248 248 PBC- M.BATHO)

4 1183 NA* 8246 1180 1534 1573 p=0.013 (PBC-BATHO ve AAA-ON)

5 591.4 449 3575 668 766 797 p=0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON)

6 88.3 596 372 217 142 140 p=0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
7 839 81 243 228 133 124 p=0.169 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

8 2639 147 1615 458 458 518

9 96.4 38.5 50.1 213 156 150

10 2033 494 1065 362 358 343

*4 numaral1 hastanin planinda non-koplanar (masa agil1) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri
alinamanmustir. Degerler cm® cinsindendir.
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Sekil 4.14 %105 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-
M.BATHO ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari

Tablo 4.13 %107 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-
ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve
karsilastirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 2.9 0.3 0.9 1.2 182 404
2 45 0.4 3 106 927 1549
3 1.2 1.9 0 969 104 102
4 7185 NA* 385 762 1374 1423
5 430.6 0 144 507 690 724
6 24.6 125 5.7 172 748 74.2
7 235 0 0.5 177 785 70.6
8 151.8 60 91.4 314 341 383
9 321 4.2 2.3 150 86.7 76.1
10 113.9 0 24.7 239 252 231

p=0.004 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p= 0.007 (PBC-BATHO ve AAA-ON)
p= 0.008 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.005 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.203 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numaral1 hastanin planinda non-koplanar (masa agil1) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri

almamamustir. Degerler cm?® cinsindendir.
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Sekil 4.15 %107 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-
M.BATHO ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgulari

Tablo 4.14 %110 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-M.BATHO, PBC-
ETAR, AAA-ON, PBC-NONE ve AAA-OFF planlarindan elde edilen bulgular ve

karsilagtirmalar sonucu bulunan p degerleri

HASTA PBC PBC PBC AAA PBC AAA
NO BATHO ETAR M.BATHO ON NONE OFF
1 0 0 0 0 21 38
2 002 0 0 42 66 2719
3 0 0 0 0 36 48
4 2024 NA* 785  287.3 9467 1084
5 4.9 0 0 451 5759 616.2
6 14 0 0 678 32 315
7 003 0 0 6515 186 9.9
8 617 0 01 883 2265 256.1
9 0 0 0 67 219 194
10 238 0 0 108.7 144.7 1262

p=0.003 (PBC-BATHO. PBC-ETAR ve
PBC- M.BATHO)

p=0.012 (PBC-BATHO ve AAA-ON )
p=0.018 (PBC-ETAR ve AAA-ON )

p= 0.012 (PBC-M.BATHO ve AAA-ON)
p=0.241 (PBC-NONE ve AAA-OFF)

*4 numaral1 hastanin planinda non-koplanar (masa agili) alanlar bulunmaktadir. PBC. ETAR inhomojenite
diizeltme yontemiyle non-koplananr alanlarda hesap yapamadigi i¢in bu hastadan PBC-ETAR verileri

almamamugtir. Degerler cm® cinsindendir.
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Sekil 4.16 %110 doz alan hacim kriterinin PBC-BATHO, PBC-ETAR, PBC-

M.BATHO ve AAA-ON planlarindan elde edilen bulgular

4.2. Nokta Doz Ol¢iim Planlarimin Isinlanmasiyla Elde Edilen Bulgular

4.2.1. Planlanan Tedavi Acilariyla Homojen FantomdaOlusturulan Nokta Doz

Olciim Planlariin Bulgular

Tablo 4.15 planlanan tedavi agilariyla hazirlanan nokta doz 6l¢iim planlarinin
AAA-ON ve PBC-M.BATHO'nun TPS’de hesapladig1 dozlar1 (iyon odasinin aktif
hacminin aldig1 ortalama dozlar) ve 1sinlanan AAA-ON ve PBC-M.BATHO nokta

doz dl¢lim planlarindan elde edilen iyon odas1 dlgiimlerini gostermektedir.
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Tablo 4.15 AAA-ON ve PBC-M.BATHO ile homojen fantomda hesaplanan ve
Olciilen dozlar

AAA-ON PBC-M.BATHO
1y0n 1yon

TPS'de  odasiyla  TPS'de odasiyla
hesaplanan olgiilen  hesaplanan 6lgiilen

dozlar dozlar dozlar dozlar

HASTANO  (cGy) (cGy) (cGy) (cGy)

1 185.5 185.2 192 185.4

2 185.6 189.4 193 189.3

3 197.9 207.3 211.5 206.3

4 205.9 214.2 215.2 215.3

5 181.4 179.3 186.1 178.2

6 184.2 184.7 189 182.4

7 203.6 205 206.2 201.4

8 198.2 208.1 208.5 210.4

9 222 226.3 228.9 221.7

10 203.5 199.8 203.8 195.3

Ortalama 196.8 199.9 203.4 198.6

Yiizde Fark 1.60% 2.40%
[statistiksel

karsilagtirma p=0.074 p=0.012

4.2.2. Gantri Sifirda inhomojen Fantomda Olusturulan Nokta Doz Olgiim
Planlarinin Sonuglari

Tablo 4. 16 Gantri sifirda hazirlanan nokta doz 6l¢iim planlarinin AAA-ON ve
PBC-M.BATHO'nun TPS’de hesapladigi dozlar1 (iyon odasinin aktif hacminin aldig:
ortalama dozlar) ve 1sinlanan AAA-ON ve PBC-M.BATHO nokta doz o6l¢iim

planlarindan elde edilen iyon odas1 dl¢limlerini gostermektedir.
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Tablo 4.16 AAA-ON ve PBC-M.BATHO ile gantri sifirdayken inhomojen fantomda
hesaplanan ve dlgiilen dozlar

AAA-ON PBC-M.BATHO

fyon fyon

TPS'de  odasiyla  TPS'de odasiyla

hesaplanan olgiilen  hesaplanan 6lgiilen

dozlar dozlar dozlar dozlar

HASTANO  (cGy) (cGy) (cGy) (cGy)

1 199.1 198.48 211.9 197.58
2 202.4 203.59 214.4 201.7
3 222.2 226.67 234.2 222.89
4 222.6 228.49 238.8 228.61
5 191.9 192.94 203.7 189.68
6 195.6 195.64 206.4 192.06
7 2141 213.82 226.1 215.09
8 217.3 222.71 230.5 218.45
9 234.1 239.35 250.8 234.68
10 208.6 202.22 222.9 198.93
Ortalama 210.8 212.4 224 210
Yiizde Fark 0.70% 6.66%
[statistiksel p=0.203 p=0.05
karsilastirma

4.2.3. Planlanan Tedavi Acilariyla inhomojen Fantomda Olusturulan Nokta doz
ol¢iim Planlarinin Sonuclar:

Tablo 4.17 planlanan tedavi agilariyla hazirlanan nokta doz 6l¢iim planlarinin
AAA-ON ve PBC-M.BATHO'nun TPS’de hesapladig1 dozlar1 (iyon odasinin aktif
hacminin aldig1 ortalama dozlar) ve 1isinlanan AAA-ON ve PBC-M.BATHO nokta

doz 6l¢iim planlarindan elde edilen iyon odasi 6lgiimlerini gostermektedir.
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Tablo 4.17 AAA-ON ve PBC-M.BATHO ile planlanan tedavi agilarinda inhomojen
fantomda hesaplanan ve Ol¢iilen dozlar

AAA-ON PBC-M.BATHO

fyon fyon

TPS'de  odasiyla  TPS'de  odasiyla

hesaplanan 6lgiilen hesaplanan o6lgiilen

dozlar dozlar dozlar dozlar

HASTANO (cGy) (cGy) (cGy) (cGy)

1 185.2 188 207 187.5
2 189.1 196.5 209.4 196.7
3 194.4 205.5 214.9 204.3
4 219.5 233.9 242.3 234.2
5 173.7 172.6 190.3 172.1
6 197.3 182.4 173.1 180
7 212.7 222.8 228 219.1
8 196.7 208 215.6 204.1
9 228.6 240.6 248.2 227.1
10 203.1 202.4 219.8 198.3
Ortalama 200 205.3 214.9 202.4
Yiizde Fark 2.60% 6.10%
Istatistiksel
karsilastirma p=0.139 p=0.007

4.3. TPS’de AAA-ON ve PBC-M.BATHO Algoritmalarinin YDD ve

Profillerinin Incelenmesi

4.3.1. Homojen Fantomda AAA-ON ve PBC-M.BATHO Algoritmalarinin YDD

ve Profilleri

KFM=100 cm’de 10x10 cm®lik alan acilarak olusturulan tek alanin AAA-ON
ve PBC-M.BATHO ile ayri ayri hesaplanmasiyla homojen fantomda bu iki
algoritmanin davranislar1 incelenmis ve karsilagtirllmistir. Sekil 4.17 AAA-ON ve
PBC-M.BATHO algoritmalarinin profil egrileri iken, Sekil 4.18 bu iki algoritmanin
YDD egrileridir.
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Sekil 4.17 Homojen fantomda 10x10 cm®lik alanin PBC-M.BATHO ve AAA-ON
profil egrileri

Doz (%) YDD EGRILERI
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Sekil 4.18 Homojen fantomda 10x10 cm?lik alanin PBC-M.BATHO ve AAA-ON
YDD egrileri
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4.3.2. inhomojen Fantomda AAA-ON ve PBC-M.BATHO Algoritmalarinin
YDD ve Profilleri

KFM=100 cm’de 10x10 cm?lik alan acilarak olusturulan tek alanin AAA-ON
ve PBC-M.BATHO ile ayr1 ayr1 hesaplanmasiyla inhomojen fantomda bu iki

algoritmanin davraniglar1 incelenmis ve karsilastirilmistir. Sekil 4.19 10.5 cm

derinlikte elde edilen AAA-ON ve PBC-M.BATHO profil egrileridir.

Doz (%) PROFIL EGRILERI
80 -
70 -
60 | ’ - - "= , o an - ~
/ \
50 - \
4 \ —==-AAA-ON
40 ) \
20 - " \ PBC-
/ \ M.BATHO
20 - [ |
p) \
10 - \
_—"’ ~~--
0 Lateral Mesafe
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 (cm)

Sekil 4.19 Inhomojen fantomda 10x10 em?lik alanin 10.5 cm derinliginden elde
edilen AAA-ON ve PBC-M.BATHO profil egrisi

Inhomojen fantomda olusturulan 10x10 cm?’lik tek bir alanda radyasyon demeti
5 cm normal doku esdegeri ortamdan gecerek akciger doku esde§eri ortama
girmistir. ~4.7 cm akciger doku esdegeri ortamda ilerledikten sonda bu akciger doku
esdegeri ortamin tam ortasina yerlestirilen timor dokusu esdegeri ortamdan gegmis
ve yine akciger doku esdegeri ortamda 4 cm daha ilerlemistir. Son olarak radyasyon
demeti yine normal doku esdegeri ortama giris yapmistir. Sekil 4.20 olusturulan
10x10 cm?lik alamin tam merkezinden alman AAA-ON ve PBC-M.BATHO YDD

egrileridir.
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Sekil 4.20 Inhomojen fantomda 10x10 cm?lik alanin merkezindeki YDD egrileri

Sekil 4.21 alan kenarindaki YDD’lerdir. AAA-ON alan merkezinde oldugu gibi
alan kenarlarinda da PBC-M.BATHO'ya oranla akciger doku esdegerli ortami daha

iyl modellemistir.

Doz (%) ALAN KENARINDAKI YDD EGRILERI

55
50 1’—\\
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Sekil 4.21 Inhomojen fantomda alan kenarindan elde edilen YDD egrileri
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Sekil 4.22 algoritmalarin aralarindaki farkin inhomojen fantomun ve olusturulan
10x10 cm?’lik alanin neresinde oldugunu gézlemleyebilmek igin Plan Sum teknigiyle
AAA-ON planinin PBC-M.BATHO planindan ¢ikarilmasiyla olusturulan doz
dagilimi gostermektedir. Alan girisinde AAA-ON ve PBC-BATHO arasindaki fark
alan kenarlar1 disinda en fazla %1’e kadar ¢ikmaktadir. Bu da iki algoritmaninda
normal dokuda benzer modelleme yaptigini gosterir. Radyasyon demeti akciger doku
esdegeri ortama girer girmez iki algortmanin farkli davranmaya basladig
gbzlemlenmistir. Akciger doku esdegeri ortamda farkli davranmalariyla birlikte ve

alan kenarindaki penumbra bolgesindeki farklar %5’e kadar ¢ikmaktadir.

Sekil 4.22 AAA-ON planinin PBC-M.BATHO planindan ¢ikarilmasiyla elde edilen
doz dagilimi

4.4. o Degeri ile Normalizasyon Degeri Arasindaki Korelasyon

Tablo 4.18 hastalardaki o degerinin biiyiikten kiigiige dogru siralanmis halini ve
bu o degerine sahip hastalarin AAA-ON ve PBC-M.BATHO planlarinin
normalizasyon degerlerini gostermektedir. Sekil 4.23AAA-ON ve PBC-M.BATHO
icin o degerleri ile normalizasyon degerlerinin iligkisini gosteren grafiktir. Grafikte

de goruldigi gibi o degeri artikga normalizasyon degeri her iki algoritmada da
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azalmaktadir. Bu azalis AAA-ON’da daha dramatiktir. PTV nin i¢indeki hava orani
arttikca hem AAA-ON hem de PBC-M.BATHO PTV’nin %95’inin dozun %100’{ini

almasi i¢in daha diisiik bir normalizasyon degerine gerek duymaktadir.

Tablo 4.18 a degerleri ve AAA-ON ile PBC-M.BATHO’nun normalizasyon degeri

Normalizasyon Degeri

Normalizasyon Degeri

a Degeri AAA-ON PBC-M.BATHO
0.01483 100.8 99.7
0.06695 97.2 99.3
0.15722 94.5 97.4
0.17949 93.9 95.9
0.18289 94 96.7
0.19442 90.5 94.2
0.22172 90.4 95
0.41368 92.1 95.2
0.51052 90.5 95.2
0.55929 90.4 94.4

102
® AAAON
100 :
E y= 884257003
% os Ri= 0,842
£ o6
g’ PBC-
E o4 * MBATHO
E y=03,60x04
E 92 Ri=0,742
E :
20
88 . . . .
0 0.1 02 03 0.4 0.6
a Degeri

Sekil 4.23 AAA-ON ve PBC-M.BATHO’ nun o degerleri ile normalizasyon degerleri
arasindaki iligkiyi gosteren grafik
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5. TARTISMA ve SONUC

Akciger gibi diisiik yogunluklu inhomojeniteler iceren durumlarda gercek doz
meme, akciger ve larenks kanseri gibi i¢cinde ve komsulugunda hava dokusu yer alan
olgulara, radyoterapi uygulamalarinda ger¢gek doz dagilimini modellemek igin
inhomojenite diizeltmesi gereklidir (3). AAA ve PBC algoritmalari inhomojenite
diizeltmesini farkli yollarla yapmaktadirlar. PBC algoritmast dozu, kernellerin
konvoliisyonuyla hesaplar ve inhomojeniteyi modellemede BATHO, Modified
BATHO ve ETAR gibi diizeltme yontemleri kullanir. AAA algoritmas ise birincil
foton, ekstra fokal foton ve kontemine elektron kaynaklarindan ayr1 ayr1 modellenen
katkilar1 icermektedir. Ortama birakilan enerjiyi lateral ve derinlik bilesenlerinde
hesaplayan AAA, daha sonra bu bilesenleri ters elektron yogunluguyla iliskilendirip
inhomojen dokularda dozu hesaplar

Calismada hedefe verilen dozu standardize etmek amaciyla PTV’nin %95’inin
aldig1 dozun ayni olmasi saglanmustir. Ik olarak inhomojenite diizeltme ydntemi
Modified Batho olan PBC algoritmasi kullanilarak hedefteki doz dagilimi
hesaplanmis ve hedefte olusan yiikksek doz limiti biri hari¢ tiim hastalarda
saglanmistir. Bu hastada hedefte yeterli doz saglanmasina karsin yiliksek doz limiti
asilmis ve bu limit hicbir algoritmada elde edilememistir. Bunun nedeninin hedef
hacmin biiyliik ve hedef hacim i¢inde hava esdegeri doku miktar1 kisminin fazla
olmasindan kaynaklandigini diisiiniiyoruz.

Farkli inhomojenite yontemleriyle hesaplatilan PBC planlar1 karsilastirildiginda,
hedefteki yiiksek doz Modified Batho ve ETAR’da birbirine benzer, Batho’da ise
Modified Batho ‘ya gore daha fazladir. Ancak iki yontem arasindaki bu fark en fazla
%2’dir. Bu bulgulara bakarak ii¢ diizeltme yontemiyle de hesaplama yapan PBC
algoritmasinin hava esdegeri doku iceren hedefte benzer modelleme yaptig
sonucuna varilabilir.

Inhomojenite diizeltmesi yapan AAA algoritmasiyla hesaplama yapildiginda ise

yiiksek doz limiti hi¢bir hastada saglanamamis ve 10 olgudan 5’inde %35 oraninda
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astlmigtir. Bunun nedeninin ¢alismaya dahil edilen hastalardaki hedef hacmin akciger
dokusu igermesidir. AAA algoritmasi akciger (hava esdegeri doku) icindeki
etkilesimleri daha iyi modeller ve doz dagilimimi daha gergek¢i hesaplar. Bundan
dolay1, bu algoritmanin kullaniminda ayni hedef dozu ic¢in daha yiiksek sicak nokta
dozu olustugunu diisiiniiyoruz. M.Bragg et al. (37) akciger, prostat ve bas boyun
kanserlerinde AAA ve PBC algoritmalarinin doz dagilimina etkisini karsilagtirdiklar
calismada prostat ve bas boyunda 6nemli bir fark gézlemezken akciger kanserlerinde
fark bildirmislerdir. Calismada doz tanim1 hedefin aldig1 doza gore degil, maksimum
doza gore yapildigindan maksimum dozlar agisindan iki algoritma arasindaki fark
klinik olarak Onemsiz bulunurken hedefin aldigi doz AAA de daha diisik

bulunmustur. Bu bulgu bu ¢alismanin sonuglartyla uyumludur.

PBC-M.BATHO, PBC-BATHO, PBC-ETAR ve AAA-ON planlarindaki
normalizasyon degerleri karsilastirildiginda AAA-ON’un daha diisiik normalizasyon
degerlerine sahip oldugu goriilmiistiir. Bunun nedeni PTV i¢indeki hava esdegeri
dokuda dozu artirabilmek icin AAA-ON planlarinda PBC planlarina oranla daha
diisiik bir normalizasyon degerine gereksinim duyulmasidir. AAA-ON planlarinda
diisiik normalizasyon degeri sebebiyle sicak doz bolgeleri daha fazla oldugundan
%105, %107 ve %I110’luk yiiksek doz bdlgelerinin hacimleri de AAA-ON
planlarinda daha fazladir. Ayrica %50’lik diisiik doz alan hacimlerde yine AAA-ON
planlarinda daha fazladir.

NTCP modeline gore 20 Gy alan akciger hacmi (Vz) doniisiimsiiz fonksiyon
kayb1 olusturdugundan oOnemlidir. AAA-ON ile hesaplatilan planlarda PBC-
M.BATHO, PBC-BATHO ve PBC-ETAR ile hesaplatilan planlardan V,, daha
yiiksek bulunmustur. Ancak bu fark %2’ den az ve tiim planlarda belirlenen %35
limitinin altinda kaldigindan klinikte ihmal edilebilir kabul edildi. Caligmamizda,
AAA ve PBC algoritmalarinin hesapladigi Vo degerleri arasinda bulunan fark
M.Bragg et al (37) calismasinda bildirilen farkla uyumludur. Cok merkezli IDEAL-
CRT calismasinda hedef ve OAR doz tanimlamasinda, akcigerde ayni hasar orani
icin 0zel bir doz sinirlamasi orant (NTDpean parametresi) tanimlamislardir. NTDpean
parametresi ilk kez Maciejewski et al (38) tarafindan radyasyon pnomoni riskini
tahmin etmek amaciyla klinik ¢alismalarla akciger toksisitesi ile iliskilendirmistir..

NTDmean parametresi akciger hasarini 6ngérmede V20 disinda ortalama akciger dozu
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bilgilerini de kullanir. Panettieri et al (39) isefarkli planlama sistemlerindeki
algoritmalar ile hesaplanan planlarda ayni rNTDpen parametresinin elde edilip
edilmedigini arastirmiglardir. Collapsed Cone Convolution, Adaptive Convolve,
AAA ve PBC algoritmalariyla INTDyean oran1 hesaplatip karsilastirilmislar ve AAA
ve PBC algoritmalari arasinda ihmal edilebilir bir fark oldugunu bildirmislerdir

Akcigerdeki diisiik doz bdlgesinin hacmi de toksisite agisindan dnemlidir. Wang
et al (40) tarafindan yapilan calismada yiliksek pnomoni riski i¢in Vs dozunun
Oonemini vurgulamistir. Calismamizdaki AAA-ON algoritmasinin ii¢ farkli diizeltme
yontemiyle hesaplatilan PBC algoritmasina gore daha yiliksek Vs degerleri
hesapladig1 ancak fark %3’iin altinda oldugundan klinikte ihmal edilebilir oldugunu
diistinmekteyiz. On hastanin sadece birinde, kullanilan hesaplama algoritmasindan
bagimsiz olarakVs degeri belirlenen limitin iizerindedir. Bunun, hastanin tiimoriiniin
biiyiikliigli ve buna oranla akciger hacminin kii¢ilk olmasindan kaynaklandigini
diisiiniiyoruz.

Kalp, 6zefagus ve spinal kordun farkli algoritmalarda aldiklar1 dozlarda, %3’ten
az, klinik acidan ihmal edilebilir farkliliklar bulunmustur. Ancak ii¢ hastada spinal
kord dozu sadece AAA-ON planlarda ¢alisma igin belirlenen limiti 40 cGy den az
olarak agmustir.

Knoos et al (41) nin ¢alismasinda, akciger, prostat, bag-boyun ve meme kanserli
hastalarda, konformal veya konvansiyonel tekniklerle planlar yapmis ve AAA gibi
convolution/superposition algoritmalari ile PBC gibi inhomojenite diizeltme kullanan
algoritmalar hesaplatilarak karsilagtirilmistir. Prostat ve bas-boyun bdlgesinde
anlamlh fark bildirilmezken, diisiik yogunluklu inhomojen doku komsulugunda
akciger ve meme planlarinda anlaml fark bildirilmistir. Akciger planlarinda PTV nin
aldig1 ortalama dozda 6MV i¢in %2.5, 15-18 MV i¢in %4'e kadar fark bildirilmistir.
Ayrica bu iki algoritma MC ile karsilastirilmis ve convolution/superposition
algoritmalarinin MC ile daha uyumlu olduguna dikkat c¢ekilmistir. YART teknigi
kullanilmasinin yeni problemlere yol acabilecegi spekiile edilmistir. Calismamizda
planlar YART teknigiyle yapilmistir ve 10 hastanin 5’inde PTV’de maksimum doz
%?5’den fazla, en fazla % 6.2 fark gériilmiistiir.

Calismamizda PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlarinin homojen ve inhomojen

fantomlarda nokta doz 6l¢iim planlar 1sinlanarak kendi referans nokta doz degerleri
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ile karsilagtirilmistir. Tablo 4.15'de gosterildigi gibi homojen fantomda AAA-ON
planlart i¢in Olgiilen ve hesaplanan dozlar uyumlu sonuglar vermistir. PBC-
M.BATHO planlarinin ise hesaplanan ve Olglilen dozlar1 arasinda anlamli fark
bulunmustur. Fakat hesaplanan ve 6lgiilen dozlar arasindaki fark %3'in altindadir.
Bu nedenle klinikte beyin tiimorleri ve prostat kanseri tedavisi gibi doku
inhomojenitesinin fazla olmadig1 durumlarda PBC-M.BATHO giivenle kullanilabilir.

PBC-M.BATHO ve AAA-ON planlarinin inhomojen fantomda nokta doz 6l¢tim
planlar ise iki farkli sekilde hazirlanmistir: Nokta doz Olgiimii 1sinlamalart tiim
alanlar i¢in gantri sifirda ve planlanan tedavi agilarinda yapilmistir. Her iki sekilde de
AAA-ON ol¢iimleri ile TPS'de hesaplanan dozlarin PBC-M.BATHOQO'ya gore uyumlu
oldugu bulunmustur. M. Bragg et al (37) tarafindan 2008'de yapilan calismada da
YART planlarinda AAA’nin inhomojen ortamlardaki dogrulugu arastirilmis. Diisiik
yogunluklu inhomojenite iceren fantomda elde edilen iyon odasit Olglimleriyle
AAA’nin uyumlu oldugunu oldugunu gostermistir. Bu sonuglar 1s18inda akciger
kanseri gibi diisiik yogunluklu doku iceren olgularda AAA kullanilmas1 gerektigini

diisiiniiyoruz.

Homojen fantomda elde edilen AAA-ON ve PBC-M.BATHO profil egrileri
incelendiginde (Sekil 4.17) alan kenar1 penumbra bolgesinde ¢ok az fark olsa da iki
algoritmanin benzer dozu 6ngdrdiigii sdylenebilir. Inhomojen fantomda AAA-ON ve
PBC-M.BATHO profil egrileri incelendiginde ise (Sekil 4.19) iki algoritmanin alan
kenarlarinda ve penumbra boélgesindeki davranislarinin akciger doku esdegeri
ortamda farkli oldugu, ayrica inhomojen fantomun 10,5 cm derinligindeki timor
dokusu esdegeri materyali AAA-ON'un PBC-M.BATHO'ya gore daha iyi
modelledigi goriilebilmektedir. R.Aarup et al. (42) tarafindan 2009 yilinda yapilan
calismada da AAA'nin diigiik yogunluklu bolgelerde PBC algoritmasina goére MC'ye
daha yakin oldugu, PBC'nin yogunluk azaldikca AAA'ya gore daha fazla doz
ongordigi belirtilmistir. Homojen ortamlarda ise AAA ve PBC'min MC ile uyumlu
oldugu vurgulanmstir.

Homojen fantomda YDD'ler incelendiginde (Sekil 4.18) build-up bolgesindeki
giris dozlarinda algoritmalar arasinda fark oldugu, build-up noktasindan sonra iki
algoritmanin birbirine yakin YDD egrisine sahip oldugu goriilmektedir. Ayrica Sekil

4.22°de giris dozlarinda iki algoritma arasindaki bu farkin %5’e kadar
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¢ikabildigigoriilebilir. S.Oinam et al (43) tarafindan 2010 yilinda yapilan ¢alismada
build-up bolgesindeki dozlarda AAA ve PBC algoritmalar1 kullanilarak YART doz
hesaplamalarinin dogrulugu arastirilmistir. Calisma sonucunda AAA algoritmasinin,
build-up bolgesindeki (0,4 cm - 0.6 cm) doz hesaplamalarimi anlamli derecede
gelistirdigi ve AAA ile hesaplanan dozlarin PBC algoritmasiyla karsilastirildiginda
termoliiminesans dozimetre (TLD) ile yapilan oOl¢iimlere daha yakin oldugu
bulunmustur. inhomojen fantomda YDD'ler incelendiginde ise (Sekil 4.20) doku
esdegeri ortamda (fantomun ilk 5 cm'si) her iki algoritmada birbirine ¢ok benzer
modelleme yaparken, radyasyon demetinin akciger doku esdegeri ve tiimor dokusu
esdegeri ortamda AAA-ON algoritmasi PBC-M.BATHO algoritmasina gore daha iyi
modelleyebilmistir. Sekil 4.21'deki alan kenart YDD'leri incelendiginde ise AAA-
ON alan merkezinde oldugu gibi alan kenarlarinda da PBC-M.BATHO'ya oranla
akciger doku esdegerli ortamdaki dozu daha iyi modellemistir. Carrasco et al.(1)
tarafindan 2004 yilinda yapilan calismada benzer fantom yapisiyla PBC ile
hesaplanan dozlar, MC ve iyon odas1 Olgiimlerinden elde edilen YDD'ler
incelenmistir. Akciger doku esdegeri dokuda MC ve oOlgiimlere gére PBC'nin daha
fazla doz hesapladig1 bulunmus ve 6zellikle kiiciik alanlarda PBC, MC ve o6lgiimlerle
uyumlu bulunamamistir. Nilsson (27) tarafindan 2009'da yapilan calismada ise
akciger doku esdegeri ortamda AAA'nin MC ve TLD o6l¢iimleriyle uyumlu YDD'lere
sahip oldugu bulunmustur. Buradan AAA’nmin havadaki etkilesimleri daha 1iyi
modelledigi ve alan kenarindaki dozu envelope ve boundary kernellerle modelleyen
PBC’nin, AAA kadar dogru modelleme yapamadigi sonucu ¢ikarilabilir. Sekil
4.22°de bu fark goriilebilmektedir.

PTV igindeki hava esdegeri doku miktar1 ile bu ¢aligmada kullanilan
normalizasyon degeri arasinda bir iliski oldugu gozlemlenmistir. PTV igerisinde
hava esdegeri hacim arttitkca her iki algoritma da normalizasyon degerini
diistirmektedir. Bu da planlardaki maksimum dozu artirmaktadir. Fakat havadaki
etkilesim normal dokudaki etkilesimden daha azdir ve AAA havadaki etkilesimleri
PBC’yegore daha iyi modelleyebilmektedir. Bu yiizden AAA PBC’ye oranla,
PTV’nin yeterli dozu alabilmesi ic¢in daha diisiik normalizasyon degeri
gerektirmektedir; bu da sicak dozun, PTV’nin iginde yer alan normal doku

yogunlugu esdegeri bolgelerde toplanmasina neden olmaktadir.
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Sonug olarak,

1- Akciger kanserli hastalarda, spinal kord, kalp, 6zefagus ve saglam akciger
gibi risk altindaki organlarin maruz kaldigi dozlarda, AAA ve PBC algoritmalari
arasinda klinikte ihmal edilebilecek fark saptandi. Fakat PTV igerisindeki sicak doz
bolgesi AAA algoritmasi ile hesaplamada PBC’den daha fazla bulunmustur.

2- Homojen fantomda yapilan nokta doz olgtimlerinde hem AAA hem de PBC-
M.BATHO algoritmalar ile hesaplanan ve 6l¢iilen nokta dozlar arasinda anlamli fark
saptanmadi. Beyin ve pelvis bdlgesi gibi homojen ortamlarda her iki algoritmada
giivenle kullanilabilir.

3-inhomojen fantomda yapilan nokta doz o&lgiimlerinde ise AAA-ON ile
hesaplanan dozlar iyon odasi Ol¢iimleriyle PBC’ye gore daha uyumlu sonuglar
vermistir. Akciger ve bas-boyun kanserleri gibi inhomojeniteler iceren planlamalarda
AAA kullanilmasi daha dogru doz belirleyebilir.

4-AAA-ON ve PBC-M.BATHO planlarinin homojen fantomdaki YDD ve
profilleri birbiriyle uyumludur. Fakat iki algoritmanin inhomojen fantomdaki profil
egrilerinde 6zellikle alan kenarlarinda fark vardir. AAA ve PBC’nin yine inhomojen
fantomdaki YDD’leri ise hava esdegeri dokuda farklidir.

5- Bu c¢alismada daha o6nce bildirilmeyen bir sonug, PTV igerisindeki hava
esdegeri hacmin miktar1 arttikca planlarda maksimum doz artmaktadir. Bu bulgu
AAA ve PBC algoritmalarimin ikisinde de gozlenmistir ancak AAA’de daha
belirgindir.
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