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PROSTAT HASTALARININ VMAT TEKNIGIi ILE iKi FARKLI
ALGORITMA KULLANILARAK YAPILAN TEDAViI PLANLARININ
DOZIMETRIK KARSILASTIRILMASI

OZET

Bu calismada, VMAT teknigi iizerine iki farkli algoritmanin performansinin
karsilastirilmast amacglanmistir.  Karsilastirma igin 20 prostat kanseri hastasi
secilmigtir.  Tomografi goriintiileri 3 mm'lik dilimlerle(araliklarla) taranmistir
vehedef hacim (PTV) ve riskli organlarda (OAR) mesane, rektum, sag-sol femur
baslar1 tanimlanmistir. Tim tedavi planlar1 i¢in hedef hacimlerin dozlar1 35
fraksiyonda 70 Gy olarak belirlenmistir. Varian’da hasta planlari, 6 MV enerji, AAA
algoritmasi ve Eclipse Tedavi Planlama Sistemi (TPS) ile ¢ift ark voliimetrik ark
terapi (VMAT) teknigi kullanilarak hazirlanmis, daha sonra FElekta’da tedavi
planlarinda ayni hastalar i¢in, 6 MV enerji, Monte Carlo algoritmast ve VMAT
teknigi kullanilarak Monaco TPS ile tedavi planlar1 yapilmistir. Her hasta i¢in doz
dagilimlar1 elde edilmis, bu iki farkli algoritma kritik organ doz degerleri, hedef
hacim maksimum doz degerleri, PTV'nin homojenite indeks (HI), konformalite
indeks (CI) ve monit6r tinit (MU) degerleri agisindan karsilastirilmistir.

Planlar hedef hacminin%95'in1 kapsayacak sekilde normalize edilmistir. Varian
RapidArc'da CI ve HI degerleri sirasiyla 1.01 £+ 0,02 (1), 0,08 + 0,01 (0,08)’dir.
Elekta- VMAT igin CI ve HI degerleri sirasiyla 0,96 + 0,02 (0,95) ve 0,1 + 0,02
(0,09) olarak bulunmustur. Sonug olarak RapidArc CI ve HI degerleri i¢in daha iyi
sonu¢ vermistir. RapidArc'in monitérdegerinin 761,35 + 94,29, Elekta-VMAT 1n
monitér degerinden 922,15 + 93,4 daha diisiik oldugu goriilmiistiir. Mesane ve
rektum dozlar agisindan Electa-VMAT teknigi, RapidArc tekniginin sonuc¢larindan
daha diisiik sonuglar vermistir. Her iki makine i¢in PTV Dmax ve mesane%50
hesaplamasinda anlamli fark yoktur (p> 0.05). Kritik organ dozlar1 g6z Oniine
alindiginda, Elekta-VMAT teknigi, RapidArctekniginin degerlerine gére, mesane ve
rektum dozlar1 i¢in istatistiksel olarak anlamli daha diisiik degerler vermistir. Sag ve
sol femurlarda RapidArc teknigi daha iyi sonuglar vermistir.

RapidArc MU degerleri, Electa-VMAT iIn MU degerlerinden daha diisiiktiir, bu
yiizden RapidArc'ta tedavi siiresi daha kisadir. Klinik olarak her makine icin VMAT
teknikleri, kabul edilebilir planlar iiretmede esit derecede etkilidir. Sonug olarak, bu
iki teknigin pratikle esdeger sonuglar iirettigi soylenebilir.

Anahtar kelimeler:Prostat. VMAT. Monaco TPS. Monte Carlo. AAA. Eclipse TPS.
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A DOSIMETRIC COMPARISON OF TREATMENT PLANS BY USING
TWO DIFFERENT ALGORITHMS WITH VMAT TECHNIQUE FOR
PROSTATE PATIENTS

ABSTRACT

In this study, it was aimed to compare the performance of two different algorithms
on the VMAT technique. Twenty patients with prostate cancer were selected for
comparison. Tomography images were scanned with a 3mm slices. Target volume
PTV and at-risk organs (OAR) as bladder, rectum, right -left femur heads were
defined. Doses of target volumes were prescribed as 70 Gy in 35 fractions for all
treatment plans. In Varian technique patient plans are prepared using 6 MV energy,
AAA algorithm, and double arc VMAT technique with the Eclipse Treatment
Planning System (TPS), then in Electa for same patients, treatment plans using 6 mV
energy, the Monte Carlo algorithm and VMAT technique are made with the Monaco
TPS. Dose distributions were obtained for each patient. These two different
algorithms were compared in terms of critical organ dose values, target volume
maximum dose values, HI, Cl and MU values of PTV.

Plans were normalized to cover 95% of the target volume. CI and HI values in
Varian Rapidarc are 1.01+0.02 (1), 0.08+0,01 (0.08), respectively. For Elekta-
VMAT CI and HI values are 0.96+0.02 (0,95) and 0.1+0.02 (0.09), respectively.
Consequently RapidArc gave better result for Cl and HI values. The monitor unit
value of RapidArc 761,35 £+ 94,29 was observed to be lower than that of Elekta-
VMAT monitor unit 922,15 + 93,4. In terms of bladder and rectum doses Elekta-
VMAT technique give lower results than results of RapidArc technique. There was
no significiant difference (p>0.05) in the calculation of PTV Dmax and bladder 50%
for each machine. When the critical organ doses were considered, the Elekta-VMAT
technique has statistically significant lower values for bladder and rectum doses than
those values of the RapidArc technique. For right and left femurs, the RapidArc
technique showes better results.

RapidArc MU values are lower than MU values of Elekta-VMAT, so treatment
duration was shorter in RapidArc. Clinically both VMAT-techniques for each
machine were equally effective in producing acceptable plans. As a result it can be
said that these two techniques produce equivalent results by practice

Keywords:Prostate. VMAT. Monaco TPS. Monte Carlo. AAA. Eclipse TPS.
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1 GIRIS VE AMAC.

Erkeklerde goriilen en sik kanserlerden biri olan prostat kanseri ikinci sirada yer
almaktadir. Erken evre prostat kanseri i¢in radikal-prostatektomi, brakiterapi ve
eksternal radyoterapi tedavi segenekleri arasinda bulunmaktadir. Bu metotlarin
klinik sonuglar1 benzer olsada tedaviden kaynakli farkli yan etkiler
gozlenmektedir. Cerrahiye gore eksternal radyoterapi daha az yan etkiye sebep
oldugu i¢in 6zellikle yash hastalarda daha c¢ok tercih edilmistir. Son teknolojik
planlama yontemleri sayesinde radyoterapiye bagli yan etkilerin minimize

edilmesi saglanmistir.

Radyoterapi, ¢ok uzun yillardir kanser tedavisinde yararlanilan metodlardandir ve
kanser hiicrelerinin iyonlastirici radyasyon ile ortadan kaldirilmasi ya da
cogalmasinin engellenmesi prensibine dayanir. Radyoterapi hedef doku ve tiimor
komsulugunda bulunan normal dokular1 da etkiler ve hasar olusturulabilir. Bu
nedenle modern radyoterapi uygulamalarinda tiimorii kontrol edecek dozda
radyasyon uygularken tiimdriin etrafindaki veya yakinindaki saglikli dokularin ve

riskli organlarin olabilidigince en az radyasyon dozu almasi hedeflenir.

Son yillarda radyoterapideki gelismeler sonucu konvansiyonel ve ii¢ boyutlu
konformal-radyoterapi yerini Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART) ve
Voliimetrik Ark Terapi (VMAT) tekniklerine birakmistir. Bu yontemler hedef
bolgede daha iyi konformalite sagladigi gibi riskli organlarin da alabilecegi en az
dozu almasina olanak saglamaktadir. YART ve VMAT teknikleri ile uniform
olmayan 151n demetleri kullanilarak uygulanan degisik yogunluklarda diizenlenmis
radyoterapi alanlar1 veya ark bazli sabit kontrol noktalar1 ile hedef hacimde
arzulanan doz sarimi ve dagilimina ulagilabilir. Degisik yogunluktaki bir¢ok
sayida 151n kombinasyonu ile, daha iyi tlimoér(kanserli doku) kontroliive
normal(saglikli) dokularda ise daha az yan etki olusacak sekilde optimize

edilebilmektedir. Calismamizda prostat kanserli hastalara, VMAT teknigini farkli



algoritmalarda hesaplatarak kritik organ ve hedef organ iizerindeki etkisini

dozimetrik olarak karsilastirilmasi hedeflenmistir.



2 GENEL BIiLGILER

2.1 Prostatin Anatomisi

Prostat derin pelviste konumlu kapsiil ile sarili fibromiiskiiler ve glandiiler bir
organdir. Sekli cevizi veya ters koniyi animsatmaktadir. Genglerde ortalama
hacimi 20ml’dir. Ortalama olarak yiiksekligi 3cm, genisligi 4cm ve kalinligr ise
2.5cm’dir. Superiordan mesaneye, inferiordan ise eksternal {riner sfinkter ve
membrandz iretraya baglidir. Prostatin bazal kismi1 mesaneyle komsu olan bezin
superior kismidir, apeks ise inferior sinirina tekabiil etmektedir[27]. Prostat; On,
arka ve iki yan loba ayrilir. Bezin tiim arka yiizeyi boyunca uzanan arka lob,

rektal muayenede hissedilir[27].

1_Seminal
Vesicles

Bladder

Prostate Anus

Penis —! ‘f/ ;

Urethra

Sekil 2.1:Prostatin anatomik yerlesimi [50].
2.1.1 Prostat kanserinin morbidite ve mortalitesi

Erkeklerde en sik goriilen kanser tiirli prostat kanseridir. Kanserden dolay1
Oliimlerde ise akciger kanserini takiben ikinci sirada bulunmaktadir. Taninin
ortalama %95’i 45-89 yaslarinda konulmaktadir. Insidans1 ise yas artisi ile
yiikselmektedir. 39 yas ve altinda prostat kanseri olusum oran1 1/10.000 iken, 40-

59 yaslan arasinda ise bu rakam 1/103’e yiikselmekte, 60-79 yaglar1 arasinda ise



1/8’e ylikselmektedir. Otopsi sonuglarinda 50 yas ve istiinde erkeklerin ortalama

%30’unda, 80 yas ve ilizerinde ise %60-70’inde prostat kanseri teshisi konmustur.

Omiirleri siiresince erkeklerin  %10’nu  klinik anlamdaprostat kanserine
yakalanmaktadir[3].Bu kanserin olusumundaki risk faktorleri kalitim,irk, yas ve

kimyasal maddeler olarak siralandirilabilir.

Genel itibariyle yavas ilerleyen bir hastalik oldugundan hastalik ilerleyinceye
kadar klinik belirti vermemektedir. Hastalarin %75’inde zor idrar yapma sikayeti
bulunmaktadir. Ilerleyen evrede ise prostat bezi biiyiiyerek iiretraya baski yaparak
daraltir. Belirtileriise; siirekli idrara gitme, gece idrara sik ¢ikma, idrar yapmada
zorluk,idrarin kalibrasyonunda azalma, idrarda bazen kan goriilmesi seklinde

siralanabilir.

Oncii belirtilerin bazen, tiimdriin uzak viicut kisimlarma yayilimiyla alakali
olarak, alt karin bdliimlerinde, bel kisimlarinda ve bacaklarda agri, yorgunluk,
kilo kayb1 olarak goriilebilir ya da kanser dokusunun iki bobrekten de gelen idrar

kanallarin (iireter) sikistirmasi ile bobrek sorunlari olusturmasi olarak goriilebilir
[9].
2.2 Prostat Kanserinde Evreleme

Prostat kanseri hastaliginda evreleme, solid organ kanserlerinde kisaca
TNM denen T=tiimdr ¢api biiyiikligli, N=komsu lenf nodu tutulumu, M= uzak
metastaz gibi tiimor Ozelliklerine gore evre 1-2-3- 4 seklinde dort evre ve alt

gruplari olarak evreleme yapilir[9].
Primer tiimor (T)

TX:  Primer tiimdr tespit edilemez
TO:  Primer tiimor bulgusu yok

T1: Palpasyonla ya da goriintileme yontemleri ile klinik olarak belirgin

olmayan timor
Tla: Histolojik incelemede ¢ikarilan dokunun %S5 veya daha azinda timor
T1b: Histolojik incelemede ¢ikarilan dokunun %5 veya daha fazlasinda timor

Tlc: Yiikselmis PSA gibi nedenlerle yapilan igne biopsilerinde saptanan timor



T2:  Prostat i¢inde sinirlt timor

T2a: Bir lobun yarisin1 veya daha azini tutan timor

T2b: Bir lobun yarisindan fazlasini tutan fakat iki lobu tutmayan timor
T2c: Her iki lobu tutan timor

T3:  Prostat kapsiilii boyunca yayilan timor

T3a: Eksrakapsiiler yayilim (tek ya da iki taraflr)

T3b: Seminal vezikiillere yayilan timor

T4:  Timor, Seminal vezikiiller disindaki komsu yapilara da fikse olmus veya
yayillmistir; Mesane boynu, external sifinkter, rektum, levator kaslar, ve/veya

pelvik duvar.

Bolgesel Lenf Nodlar1 (N)

NX: Bolgesel lenf nodu degerlendirilemez
NO:  Bolgesel lenf nodu metastazi yok

N1: Bodlgesel lenf nodunda metastaz.
Uzak Metastazlar (M)

MX: Uzak metastazlar degerlendirilemez
MO:  Uzak metastaz yok

M1: Uzak metastaz var

Mla: Bolgesel olmayan lenf nodlarina metastaz
M1b: Kemik metastazi

M1lc: Bagka yerlere metastaz.

2.3 Prostat Kanseri Tedavi Yontemleri;

Erken evre olan prostat kanserinin definitif tedavisi (radyoterapinin tek basina
veya es zamanli kemoterapi ile birlikte kullanildig1 tedavi secenegidir); radikal-
prostektomiyi, 5-8 haftalik giinliik eksternal radyoterapiyi, bir defalik prostat
radyoaktif tohumlarin (brakiterapi) implantasyonunu veya eksternal radyoterapi

ile brakiterapi kombinasyonunu igerir. Bu tedavilerin herhangi biriyle sagkalim
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esdegerdir, ancak islev veya doku bozukluguoldukca farklhidir. Idrar kagirma ve
cinsel fonksiyon radikal prostatektomiye gore eksternal radyoterapi sonrasit daha
iyl korunabilir. Radyasyon tedavisinin her iki tiirii ise prostektomiye nazaran
bagirsak islev bozukluguyla daha fazla iligkilidir[4]. Hormon tedavisinin prostat
kanseri tlizerine faydasinin gosterilmesi sonucunda, lokal ileri evrelerde hormon
ile radyoterapinin beraber uygulanmasinin altinstandart oldugu kabul
edilmistir[31]. Prostat kanseri tedavisinde YART kullanimi genel sagkalim ve
hastaliksiz sagkalim oranlarini iyilestirir. Ayrica, geleneksel bir {i¢ boyutlu
konformal radyoterapi ile karsilagtirildiginda, YART hedef dozundan &diin
vermeden, prostat kanseri tedavisinde normal dokularin korunmasini artirir.
Ancak etkili olabilmesi i¢in, YART uygulanmasi dogru prostat hedefini ve uygun

tedavi parametrelerinin segimini gerektirir [32].
24  Radyoterapi (Isin Tedavisi)

Radyoterapi yaklasik yiiz yildir kanserlerin tedavisinde kullanilanydntemlerden
biridir. Iyonlastirici radyasyon 1smi ile kanser hiicrelerinin yok edilmesi
prensibine dayanir. Radyoterapide temel prensip, tiimor en yiiksek dozu alirken
etrafindaki saghkli doku ve riskli organlara olabildigince minumum dozu
vermektir. Bu amaca ulagmak i¢in iicboyutlu-konformalRT (3B-KRT), YART,
organ hareketlerine gore hareket edip tedavi eden
(ImageGuidedRadiationTherapy) IGRT ve tomoterapi gibi yontemler
kullanilmaktadir. Bu nedenle radyoterapide,planlanan hedef haciminin dogru bir
sekilde 1sinlanmasi biliyiik 6nem tasimaktadir. Konformal radyoterapi ve bu
teknigin gelistirilmesi sonucu olusan diger tekniklerde,emniyet marjinin kiigiik
tutulmasindan dolay1 belirlenen hedefin tedavi alaninin disinda kalma olasiligini
en aza indirmek bugiin gelinen nokta agisindan biiylik 6nemtasimaktadir. Tedavi
sahalarinin daha kiiclik marjlarla belirlenmesi, ¢ok sayida 1sin kullanilmasi,
yiiksek dozlara c¢ikilmasi bu konunun Onemini belirleyen parametrelerdir.
Konformal radyoterapide koti huylu(malign) hastaliga sahip olan bir kanser
hastasinin tedavisinde tiimorli organin, saglikli doku ve organ hacimlerinin

sinirlarinin ii¢ boyutlu bir sekilde tanimlanip belirlenmesi gerekir. Bu hacimler:



2.4.1 Tammlanabilir tiimér hacmi (GTV):

GTV kitlenin tesbit edilebilir bir hudut i¢inde oldugu ve malign biiylimenin
gorildiigli yerdir. Miktar1 ve boyutlar1 bilgisayarli tomografi (BT), radyografi,
Pozitron Emisyon Tomografisi (PET), niikleer manyetik rezonans goriintiileme

(MRYI), ultrason gibi yontemlerle belirlenebilir[2].
2.4.2 Klinik hedef hacim (CTV):

CTV ise GTVve GTV’nin etrafindaki boyutlar1 klinik tecriibeyle bilinen sub-
klinik malign hiicre dokusunu igeren hacim olarak tanimlanir. Radyoterapinin

hedefine varabilmesi igin bu hacimin tedavisi gereklidir [2].
2.4.3 Planlanan hedef hacim (PTV):

Planlanan hedef hacim tedavi planlamasi igin gerekli geometrik bir kavramdir.
CTV’ye verilmek istenen doz i¢in dnceden tanimlanan, uygun 1sin alani ve uygun

151n yerlesiminin tespit edilmesinde kullanilmaktadir [2].

SM (Set-upmargin): Hasta pozisyonda degisiklik, radyoterapi cihazinin mekanik
arizalari, radyoterapi cihazinin dozimetrik farkliliklari, hasta set-up’indan
kaynakli hatalar ve BT/simiilator/tedaviaygiti-koordinat hatalar1 gibi durumlarda
hasta tedavi siiresince ve tedavi sirasinda hedef hacimde degisiklige neden
olabilir. Buyiizden planlanan hedef hacim belirlenmesinde hasta ve 1sin

pozisyonuna bagli giinliik degisiklikler (SM) g6zoniinde bulundurulmalidir [2].

IM (Internalmargin): PTV fizyolojik sebeplerden dolay: ortaya ¢ikan CTV’nin
kapsadig1 anatomik yapilarin ebat, konum ve sekil degisikliklerini i¢ermelidir.Bu
fizyolojik degisimler kalp atisi, soluk alip-verme,bagirsak hareketleri, rektum ve

mesanenin bos ya da dolu olmasi diye siralanabilir.

Sonug olarak PTV;

PTV=SM+CTV+IM’dir. (2.1)
2.4.4 Tedavi hacimi (TV):

Tedavi hacimi planlanan hacimin absorbe doz degerindeki izodoz egrisiyle
cevrilmishacimidir. Tedavi tekniklerinin sinirli olmasi nedeniyle belirlenen doz
miktarimi yalnizca target ya da planlanan hacime vermek imkansizdir. Bu sebeple

tedavi hacmi PTV’den dahagenis bir alan1 dahil eder [2].
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245 Ismlanan hacim:

Normal doku toleransi i¢in 6nemli miktarda bir absorbe dozualan, TV’den daha
biliylikbir hacim olusturmaktadir. Isinlanan hacmin absorbe doz seviyesi,

tanimlanan absorbe dozun%350’si olarak belirtilmektedir [2].
2.4.6 Riskliorgan (OR):

Radyasyona kars1 duyarlilig1 bulunan, tedavi planlamasini veya verilen radyasyon

dozunu etkileyen saglikli yapilarlar (omurilik, mesane, lenslerve rektum vb..)’ dir.
[2].
2.4.7 Planlanan riskli organ hacimi (PRV):

Hasta hareketiyle ve nefes alip vermesi ile riskliorganda hareket etmekte ve
fizyolojikdegisimlere sebep olmaktadir. Riskli organ dozlarinin diisiiriilmesi i¢in
riskli organ hacmine de ilave marjlarla planlanan riskli organ hacmi
belirlenmektedir. Riskli organlarda beklenmedik yiiksekdozlari 6nlemek i¢in PTV
icindeki hacminibelirlemek ve PTV\PRYV iliskisine gore doz diizenlemesi yapmak

gerekmektedir. Tiim bu hacim kavramlar1 Sekil 2.2 de sematik olarak verilmistir

[2].

Gross target voliim (GTV)

Klinik target voliim (CTV)

Planlanan target voliim
(PTV)

Tedavi edilen voliim (TV)

Isinlanan voliim (IV)

Sekil 2.2: Radyoterapide. kullanilan hacim kavramlari [17].



2.5 Lineer Hizlandiricilar
2.5.1 Tarihge

Elektron lineer hizlandiricilariklinikte radyasyon tedavisinde kullanilmak tizere X
1sinlart tiretimi veya hizli elektron 1sinlari tiretimi amaciyla 1950’lerin baslarindan
beri kullanilmaktadir. ilk klinik lineer hizlandirici Londra’da Hammersmith
hastanesi Radyoterapi aragtirmalar biriminde 1952°de kurulmustur. Subat 1953’te
fizik ve diger testlerden gecip ayni yilin 7 Eyliil’linde ilk hasta tedavisine
baslanmistir. Boylece linaklar radyoterapi departmanlarinin en 6nemli cihazlar
haline gelmeye baslamistir.  1953°te tedaviye baslayan ve Metropolitan-
Vickers(Met-Vic) tarafindan iretilen bu ilk linakta 3m wuzunlugunda bir
hizlandirici tiip kullanilarak 8 MV X 1sinlan elde edilmistir. Kisa bir siire sonra 4
MeV enerji iireten iki linaktan biri Philips tarafindan Newcastle’a, digeri ise Met-
Vic tarafindan Manchester’da Chiristie hastanesine kurulmustur. Daha sonra
Otrhortons olarak bilinen sirket tarafinda 4 MeV’lik iki linak daha Edinburg’da
Western General hastanesi ve Nortwood’da Mount Vernon hastanesinde kuruldu.
Tiim bunlarin yani sira California’da Stanford Universitesi arastirma grubu
1954°de Stanford Radyoloji departmanina kurulan 6 MeV’lik linak gelistirdi.
Boylece 1956’da tiim diinyada 7 tane tedavi amacl linak kurulmus oldu. Tiim
bunlar olurken Ingiltere’de de birka¢ linak kurulmaya baslandi. Varian ilk
prototype 6MV isosentrik linag1 1962°de UCLA medikal merkezinde kurdu. ilk
mevatron 1965°te, ilk Sagittaire Paris’te 1967°de ve ilk Toshiba 1969°da kuruldu.

2.5.2 Lineer hizlandirici yapilari

Lineer hizlandirict proton ve elektron gibi yiiklii parcaciklart lineer tiip boyunca
yiiksek frekansli EM(Elektro manyetik) dalga yardimiyla yiiksek enerjilere

hizlandiran cihazdir. Iki tip lineer hizlandiric1 vardir.
a) Hareketli dalga hizlandiricilari
b) Duran dalga hizlandiricilart

Hareketli dalga hizlandiricilarinin  tasarimi  duran dalga hizlandiricilarindan
farklidir. Hareketli dalga hizlandiricilarinda tiiplin sonunda artan giicii sogurmak
icin bir bitirici veya ‘dummy’ e gereksinim vardir. Boylece dalganin geri
yansimasi Onlenir. Duran dalga hizlandiricilarinda ise tiiplin sonunda dalganin
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maksimum yansimasi saglanir. Boylece ilerleyen ve yansiyan dalga iist tiste
bindirilerek duran dalgalar olusturulur. Bu hizlandirict hareketli dalga
hizlandiricidan daha etkili olmasina karsin digerinden daha pahali olup bir
sirklilator veya izolatdr kullanilmasini gerektirir. Bu izolatér yansimalarin gii¢

saglayiciya gelmesini dnlemek i¢in gii¢ saglayici ve yap1 arasina konur.

S0 keV ~3mm ¢apinda hz. elek

Dalga Kilavuzu + Saptirica Magnet

Sekil 2.3’de linagin genel bir yapisi tasfir edilmistir. Modiilatére dogru akim(DC)

Sekil 2.3:Lineer hizlandiric1 blok semasi [33].

giic kaynagi (power supply) tarafindan verilir. Modulator ise atim seklindeki ag ve
hidrojen thyratron olarak bilinen bir switch tiip icerir. Modulatérdeki yiiksek
voltajli atimlar birka¢ mikro saniyelik diiz DC atimlaridir. Bu atimlar es zamanl
olarak elektron tabancasi ve magnetrona verilir. Magnetron veya klystronda
iretilen mikro dalgalar bir dalga rehberi yardimiyla tiipe aktarilir. Hizlandirict bir
bakir tiipten olugsmakta olup bu tiiplin On taraflar1 cesitli aparey diyaframlar
tarafindan boliinmiistiir. Vakum yaratmak icin linaklarin tiip kisminin havasi
bosaltilmistir. Elektronlarin tabancadan ¢ikis enerjisi 50 keV olup elektromanyetik
dalgayla temasi sonucu yiiksek enerjilere yiikseltilirler. Hizlandirma tiipti boyunca
hareket eden elektronlar1 bir arada tutmak ve daha sonra targete ince bir demet
halinde gondermek i¢cin manyetik odaklayicilarkullanilir. Elektronlar c¢ikista
yaklagik 3 mm c¢apina sahiptirler. 6 MeV’den kiiciik foton enerjilerini liretmek
icin elektronlar saptirilmadan direkt olarak tungsten’den yapilmis targeta
carptirilirlar. Yiiksek enerjili foton {iretmek i¢in hizlandirici tiip daha uzundur ve
zemine paralel yerlestirilir ve elektronlar 90 ya da 270 derecelik agiyla

saptirildiktan sonra targete carptirilir. Isinlar hastaya gelmeden 6nce diizlestirici
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filtreden gegirilir[14]. Cihaz kafasinda monitor iyonodalari, 1sikhuzme sistemi,

Primer kolimatdrler ve aynasistemi bulunmaktadir [14].
2.5.3 Linak kafa yapisi

Yukarida anlatilan hizlandirict ve saptirict yapist ile ¢ok dar odaklanmis bir
elektron demeti elde edilir. Yaklasik 3mm c¢apindaki bu elektron demeti
kullanilamaz. Hasta tedavisinde kullanilacak 1sin elde etmek i¢in bu dar elektron
demeti ya fotonlara doniistiiriilmeli veya uygun sekilde bir elektron demeti elde

edilmelidir.

Ag¢1 R Yonlendiricisi Diizenleyici/Trim

Hedef

Filtre \\ Ikinci Kolimator
Ac¢t T Yonlendiricisi

Birincil Kolimator

Iyon Odasi

Ikincil Kolimator

Sekil 2.4: Bir tibbi lineer hizlandiricinin kafa (gantri) yapist

2.5.3.1 X-isinlar1 hedefi

X-1s1nlari; yiiksek enerjili elektronlarin tungsten veya bakir-tungsten karigimi gibi
yiiksek atom numarali metal hedefe carptirilmasiyla olusan bremsstrahlung
1sinlarindan elde edilir. Bununla birlikte enerji arttikca bremsstrahlung emisyonu
ileriye dogru arttigindan magavoltaj enerjilerde target, bir transmisyon target gibi

davranir.
2.5.3.2 Diizlestirici filtre

Hedeftengikan enerjisi yliksek X-1ginlar1 sabit birincil kolimatorlerle kolime edilir.

Homojen bir demet olusturmak igin, X-1s1n1 koni seklindekidiizlestirici filtreden
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geger. Diizlestirici filtre genellikle tungsten, ¢elik veya kursun-celik

kombinasyonundan yapilir.
2.5.3.3 Monitor iyon odalari

Diizlestirici filtreyle homojen olan demet ¢ok kanalli paralel iki iyon odasindan
gecer. Bu iyon odalar1 genellikle kaptondan yapilir. Onceleri mika kullanilmakta
olup bu materyalin azalmasi nedeniyle kapton son yillarda yaygin olarak
kullanilmaktadir. Ayrica elektron modunda kapton iyon odalarindan kaynaklanan
bremsstrahlung x-1sin1 kontaminasyonu daha azdir. Ortamdaki basing ve sicaklik
dalgalanmalar1 nedeniyle iyon odasi i¢indeki gaz yogunlugu degisimleri igin
gerekli olan diizeltmelerden kaginmak amaciyla iki iyon odasi da dis etkilere

kapatilir.
2.5.3.4 Kolimasyon
i) Birincil sabit kolimatorler

Genellikle Tungstenden yapilan birincil sabit kolimator diizlestirici filtrenin
iistline monte edilir. Koni seklinde iki ucu acik az bir egime sahip olan bu aparat
sadece ileri dogru sagilan x-iginlarinin lineer hizlandirici disina ¢ikmasina izin
verir. Kafa sizintisindan kaginmaya yardimci olur. Birincil kolimatorlerin
boyutlart genellikle ikincil kolimatorlerolmaksizin kaynak cilt mesafesi (SSD)

100cm iken ortalama 50cm cap olacakbi¢cimde olusturulmustur.
i) Ikincil kolimatérler.

Bu kolimator sistemi ¢ogunlukla 8cm tungsten veya kursundan yapilmis iki ¢ift

metal bloktan olusur.
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2.6  Cok Yaprakh Kolimatorler (Miiltilif Kolimator; MLC)

Sekil 2.5: Bir lineer hizlandiriciya ait MLC yapraklar [51].

Cok yaprakl kolimatorler; sadece kare veya dikddrtgen alanlar ile sinirlandirilmig
konvansiyonel alanlara gore daha avantajhidir (Sekil 2.5). Cok yaprakl
kolimatdrler riskli organlarin ve tiimoriin sekline uygun olarak 151n alaninin kolay
ve hizli sekillendirilmesini saglamaktadir. Tek bir metal blok yerine birbirinden
bagimsiz hareket edebilen kiiclik tungten yaprakeiklardan olusmustur. Yiiksek
yogunluga sahip tungsten, kolay islenebilir, diisiikk esneme katsayili, sert ve ¢ok
pahali olmayan ¢ok yaprakli kolimatdr materyali olarak kullanilmaktadir. Saf
tungstenin yogunlugu 19,3 gr/cm3 iken tungsten alagimlarinin yogunluklar1 17-
18,5 gr/cm3 arasinda degismektedir. Saf tungsten nikel, bakir ve demir gibi
elementlerle katkilandirilarak farkli kombinasyonlu tungsten alagimlar elde
edilebilir[5].

Lineer hizlandiricilarin kafasina monte edilmis olan bilgisayar kontrollii MLC’ler
cogunlukla izomerkezde 1-0,5cm kalinhiginda degismektedir. Bu genislik lif

hareketine dik olan diizlemdeki genislik olup hareket dogrultusunda 1mm

pozisyon dogruluguna sahiptirler.

Takahaski 1960°da ilk defa MLC’yi Onermistir. Fakat bugilinki MLC’ler
1980’lerde kullanilmaya baslanmistir. Diinya’da ilk MLC Japonya’da, Avrupa’da

ise Iskandinavya’da yapilmis olup Scanditronix mikrotronuna monte edilecek
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sekilde gelistirilmistir. Philips (simdiki adiyla FElekta) ve Varian ilk ticari
MLC’lerini 1990’larda Avrupa ve USA’da kullanima sunmuslardir. Siemens ve

GE ise birkag y1l sonrasinda MLC’li linaklar1 tiretmislerdir.

Elekta’da MLC alan sekillendirmeyi saglamakta olup ek koruma primer
kolimatdrle ile saglanir. MLC primer kolimatdrii igeren standart kolimasyon

sisteminin yerini alir.

Varian’da MLC standart kolimasyon sistemine ek olarak alan sekillendirmesi
saglar. Cihaz kafasinin bir pargast oldugu halde eksternal olarak monte edilir ve

standart kolimasyon sistemini tamamlar.
2.7 Yogunluk Ayarh Radyoterapi(YART).

Yogunluk ayarli radyoterapi, 1980'li yillarda ii¢ boyutlu konformal radyoterapi
evrimlesmesinin  bir {iriinii  olarak, klinik uygulamalarda kullanilmaya
baslanmigtir. Tedavi yontemin uygulanmasi 1990’11 yillarin baslarinda ABD'de,
Peacock YART planlama sistemi ve MIMiC cihazinin piyasaya sunulmasi ile
gerceklestirildi. Sonralar1 doksanlarin ortalarinda yogunluk ayarli radyoterapi
zeminli ¢ok yapraklikolimator(MLC) sistemi devam etmistir. Cok yapraklh
kolimator hareketiile alandegisimi saglanir. Bu sisteme bagli olarak ideal dinamik

1sin - demeti modiilasyonu elde edilir. Sekil 2.6°da ' YART metotlar

gosterilmektedir
Stalk YART
| g =
i tab=indi
| Darmarmuk vY&RT
L Bl i 1
i L_varT  |™
Kemaangaior|
taka=1
. |
WART |—=C
- '] FAIRAC
Fan camss -_l N
Ll Fead ol
Iamolerap
L | Ark-labanh |
e Tel ark
Has derresl
- AT
- 1 Cokke ark

Sekil 2.6:YART metotlar1 [18].
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Sabit yonde ya da bir veya birdenfazla arklar1 dagitilan yonde, bagimsiz segmentli
alanlar iist tiste koyarak li¢ boyutlu olarak doz dagilimi {izerindeki kontrolii
artirmak, YART yontemlerinin ortak 6zellikleridir. Yogunluk ayarli radyoterapi
planlamasina yeni bir serbestlik seviyesi eklemekte ve komplike tedavilerde
konformal doz dagilimlar1 elde etmek icin daha etkili bir ara¢ saglamaktadir.
Yogunluk ayarli radyoterapi tedavi asamalart uygulama ve planlama olmak iizere

iki basamakta incelenmektedir [41].

Planlama: Hasta i¢in uygun immobilizasyonu saglamak, goriintii elde edilmesini
(BT, MRI, PET CT), hedef hacim ve kritik organlarin belirlenmesi ve ¢izimi,
YART tedavisini planlamaktir.

Uygulama: Hasta planinin onaylanmasi, geometrik dogrulama (kalite kontrol),

tedavinin uygulanmasidir.
2.7.1. Sabit (Fixed) gantriYART

Sabit gantri acilarinda radyasyon gondermesi agisindan 3B-KRT’ye benzerlik
gosterir. Doz optimizasyon algoritmasi 1sinlanan alani segmentlere ve foton
akisini farkl siddette sahip 1s1n demetlerine boler bdylece her segment siddet
degeri alir. Bdylece her tedavi alani i¢in doz yogunluk haritasi olusturulur. Demet
genisligit MLC genisligi kadar olup, demet boyu ise MLC’lerin hareket
dogrultusunda tanimlanan en kii¢iik adimi kadardir. Doz yogunluk haritas
olusturmak i¢in fiziksel kompansatdrler kullanilsada bilgisayar kontrollii MLC’ler
en popiler yontemdir[34]. Giiniimiizde kliniklerde en sik uygulanan teknikler

statik ve dinamik YART’ dir.
2.7.1.1 Step and shoot YART

Tedavi sirasinda kullanilan her bir alan uniform demet siddetine sahip kiigiik alt
alanlardan (segment) olusmaktadir. Bu segmentler ¢ok yaprakli kolimator ile
sekillenmektedir. Sekillendirilmis olan her bir segment i¢in doz verilir. Doz
tamamlandiginda 1sinlama durmaktadir. Cok yaprakli kolimatorler hareket ederek
ayni alandaki farkli segmenti olusturmaktadir. Sonrasinda tekrar 1smlama
yapilmaktadir. Bu islem biitiin tedavi alanlarindaki segmentler sona erene kadar
devam etmektedir [14,21].Statik YART tekniginde MLC hareketleri Sekil 2.7°de

gosterilmistir.
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A-Logvas B-Loaves

Sekil 2.7: Statik YART tekniginde MLC hareketi [18].
2.7.1.2 Dinamik YART

Dinamik yogunluk ayarli radyoterapi tekniginde lifler 1sinlama siiresi boyunca
farkli hizlarda ve ardisik olarak hareket etmektedir. Yogunlugu ayarlamak igin
hastanin 1sinlanmasi1 sirasinda ¢ok yaprakli kolimatorler hareket etmektedir.
Gantri sabit iken lif hizlar1 degismektedir. Lifler arasindaki agiklik bir nokta
boyunca kayar, nokta tarafindan alinan radyasyon dozu ve onde gelen lifin
noktaya ulasmasiyla takip eden lifin noktay1 tekrar bloklamasi arasinda gegen

stirede verilen Monitor Unit (MU) sayisi ile orantili olmaktadir.

Bu teknikte lifler arasi agiklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak
sekilde kullanilan algoritma tarafindan ayarlanir. Bu metot ayn1 zamanda sliding
window, leaf-chasing, camera-shutter ve sweeping variable gap olarak da
adlandirilmaktadir. Dinamik YART tekniginde MLC hareketleri Sekil 2.8’de

gosterilmistir.
trailing leading trailing leading trailing leading
+ + 'R + —
v(t) v(t) v(t) =
Vi) V2ix) Vik)  V2(x)

Sekil 2.8:Dinamik YART tekniginde yaprak hareketi [18].
Dinamik MLC’ de kullanilacak lifler motorla hareket etmekte ve saniyede 2cm’
den fazla hareket edebilecek bir hiza sahiptir. Lif hareketleri bilgisayar

kontrolliinde olup pozisyonlar1 dogrulanmis olmalidir. Bu lif hizilarinin
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belirlenmesi bazi arastirmacilar tarafindan incelenmistir. One siiriilen ¢dziimler
farkli olmakla birlikte bu ¢oziimler, tanimlanan doz simirlandirmalarina gore
olusturulan modiile edilmis profilleri miimkiin olan maksimum lif hiz1 ve
minimum tedavi siiresiyle dogru bir sekilde verecek optimizasyon algoritmalarini

icermektedir[14,20].
2.7.2 Arctemelli YART

Bu tedavi yonteminin ilk uygulamalarindan biri olarak bilinen Takahashi arki,
hedefin demet goziiyle izdiistimiiniin takip edildigi kolimasyon sistemi ile yapilan
tedavi teknigidir. Konformal ark olarak da adlandirilan bu teknik, basit hedeflerde
mitkemmel doz dagilimi saglayabilir. Fakat hedef hacimler genellikle ideal
kiiresel veya elipsoidal sekilden farklidir. Bu durumda ilk olarak Yu [46]
tarafindan Onerilen ark tabanli YART doz dagilimini diizenlemek icin iyi bir
secenek olmustur. Ark tabanli YART'n {i¢ farkli yontemi Sekil 2.9’ da
gosterilmistir [34,46].

> V%
)
A L}

¢ V]

Sekil 2.9: A) Sabit Acili YART B) Fan Beam YART C) Tomotherapy D) Cone Beam
YART teknikleri igin sematik ¢izimler [18].

2.7.2.1 Fan beam YART

Fan Beam YART teknigi, her biri 2 ile 4 cm uzunlugunda ve 20 cm eninde olacak
sekilde, kesit kesit uygulanir. Kuzey Amerika’da kullanilan ve Peacock planlama
sistemi ve MIMIC kolimatorlerinden olusan Peacock sisteminde bu teknik
kullanilir. Planlama sistemi 54 esit aralikli 151 kullanir ve her bir 1smna ait alt
segmentlerin haritalarini olusturur. izomerkezdeki segment boyutlar1 1x0,4 cm?,

1x1 cm? ve 1x2 cm?’dir[34].
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2.7.2.2 Tomoterapi

Tomoterapi yakin zamanda uygulanmaya baslanan bir tekniktir (TomoTherapy
Inc., Madison, WI). Tomoterapi hastanin BT goriintiilemeye benzer bir sekilde
yogunluk ayarl 1sinlarla dilim dilim tedavi edildigi bir tedavi cihazidir. Ozel bir
kolimatdr hastanin longitudinal yondeki ekseni etrafinda dondiikce yogunluk

ayarli 1g1n olusturmak i¢in tasarlanmigtir[14].
2.7.2.3 Cone beam tabanh YART

YU tarafindan gelistirilmis bir teknik olup, gantri rotasyonu ile hareketli ¢ok
yaprakli kolimatorleri bir araya getirmis bir tekniktir. Gantriyi hasta etrafinda
dondiirerek doz dagilimini optimize etmektedir[47]. Bu teknik Step and Shoot
teknigine benzemekte olup her alan (ark boyunca pozisyonlandirilmig) uniform
yogunluklu alt alanlara boliiniir. Bu alt alanlar, planlanmis yogunluk ayarini
olusturmak igin iist iiste toplanir. Gantri hasta etrafinda déonerken MLC' ler her alt
alan1 sekillendirmek i¢in siirekli hareket halindedir ve cihaz siirekli 1sinlama
durumundadir. Lifler yeni pozisyonuna diizenli agisal araliklarla (mesela 5 derece)
hareket eder [14].MLC hareketleri tedavi planlama sistemi (TPS)'nde hesaplatilip
tedavi cihazina aktarilir. Tedavinin karmasikligina bagli olarak ark sayilar
degisebilir. Tipik bir tedavide 1 ila 5 arasinda ark kullanilir [48]. Cone Beam
YART' imn Fan Beam YART' tan en onemlifarki dilimler halinde 1sinlama
yapmayarak, koni seklindeki genis radyasyon akisint MLC ile diizenleyerek

1s1inlama yapilmasidir.
2.7.3 Yogunluk ayarh radyoterapide planlama

Radyoterapi tedavi planlama sistemleri hastaya verilecek doz miktarlarini
belirleyebilmek i¢in bir dizi veriye ihtiya¢ duyar. Bazi basit durumlarda elle
yapilan ileri Planlama (Forward Planning) yeterli olsa bile, sinirsiz opsiyonun bir
sonucu olan YART’1 gergeklestirebilmek i¢in 1s1mnin biitiin bilgilerini kullanan bir
bilgisayar optimizasyonuna ihtiyag duyulur. YART plan1 hazirlayabilmek igin,
genellikle, arzu edilen doz dagilimindan yola ¢ikarak gerekli 151n parametrelerini
hesaplayan Tersten Planlama (Inverse Planning) teknigi kullanilir. Tersten
planlama hesaplamasiin detaylar1 her ne kadar uygulama sekline bagli da olsa,

algoritmalarin ardindaki prensipler aynidir. Tersten planlamay1 incelemeden once,
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ileri planlama tekniginin &zelliklerine bakmak gerekir[12,13,24,34].
2.7.3.1 Tleri planlama

Radyoterapi planlamasinda iki parametre ¢ok onemlidir: hedefin i¢indeki dozun
uygunlugu ve bu uygulamanmn istikrari. Istenilen izodozlar, hedef diizgiin
geometrik sekilli oldugunda veya iki, li¢ 1sinla sarilabildiginde, MLC
yapraklarinin bigimlendirilmeleriyle kolaylikla saglanabilir. Fiziksel veya dinamik
kama filtreler (wedge) sayesinde doku bosluklarindan kaynaklanan doz dagilimi
bozulmalar1 dagiderilebilir.Planlama esnasinda olusan soguk bdlgeleri 1sitmak
veya sicak bolgelerisogutmak i¢in, MLC ile sekillendirilen ek alanlar
kullanilabilir. Meme ve Hodgkin’s hastaliginin tedavi planlamalar1 bu tarz ek

alanlar i¢in 6rnek olusturur.

Cok tabanl ileri planlama teknigi, sadece sicak bolgeleri konvansiyonel tedavi
alanlar1 ile belirlenmis, sinirli sayida vakada uygulanabilir. Diizensiz sekilli
hedefler daha ¢ok 151n ve daha hassas yogunluk hesaplamasina ihtiya¢ duyarlar.
Bu noktada, daha karmasik olan tersten planlama teknikleri devreye

girer[12,13,24,34].
2.7.3.2 Tersten planlama

Bu ters planlama teknigien iyi ¢6ziim ve en iyi 1sin parametrelerini belirleyen bir
bilgisayar optimizasyon algoritmasi kullanmaktadir [9]. Bu bilgisayar
optimizasyon algoritmasiyla sisteme hedef hacim i¢in maksimum ve minimum
doz kriterleri,riskli organlar icin ise izin verilen limitler tanitilmaktadir. Tlk olarak
doz bilgileri sisteme girilmekte ve optimizasyon algoritmasinin istenilen sonucu
bulmasina rehberlik edecek bazi bilgiler tanimlanmaktadir. Tedavi alanlari
belirlendikten sonra optimizasyon algoritmast ideal demet agirliklarini
belirlemektedir. Bu teknik normal doku komplikasyon olasiligi (NTCP) ve tiimor

kontrol olasilig1 (TCP)’ naoptimal ¢6ziimler sunmustur[11].
2.8 Doz Hesaplama Algoritmalar:

Rasyasyon dozu, maddenin veya dokunun birim kiitle basina absorbe ettigi toplam
iyonize radyasyon enerjisi olarak tanimlanir. Bundan dolay1 doz hesabi, ortamin
herhangi bir noktasinda, ortam ile radyasyon 1sin pargaciklar1 arasindaki ¢esitli
fiziksel etkilesimlere bagl olarak, pargaciklarin ortam igerisinden gecebilmesini
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veya gecememesini hesaplar. Ilgili herhangi bir noktada birincil 1s1n
parcaciklarinin etkilesimlerinden, sacilmalarindan ve birincil olmayan 1sin
parcaciklarinin  sizintismdan doza bir katki gelir. Iyi bir doz hesaplama
algoritmasi, sadece fiziksel etkilesimleri hesaba katan degil, ayn1 zamanda klinikte
uygulanabilecek kadar hizli hesaplayan algoritmadir. Bundan dolay1, dogruluk ve
hiz doz hesap algoritmasinin iki anahtar faktoriidiir. Radyoterapide doz hesaplama
algoritmalari, 1950’lerden beri hizli bir sekilde gelismistir. Bu hizli gelisim
parcacik/niikleer fizikteki ve bilgisayar  bilimindeki gelismelere
dayandirilmaktadir. Sekil 2.10’da doz hesaplama algoritmalarinin zaman
icerisindeki gelisimi gosterilmigstir. Algoritma, herhangi bir problemi belirli adim
sayisinda ¢ozme anlaminagelmektedir. Tedavi planlama sistemlerinde bu ¢ézme
islemi bilgisayarlardagerceklestirilmektedir. Tedavi planlama algoritmalari,
planlama ile ilgili bize bir¢ok¢6ziim sunar. Bunlar:Monitor Unit Hesaplanmast,
[zodoz Dagilimlari, Doz Hacim Histogrami (DVH) olusturulmasi, Doz

Optimizasyonu, Digitally Recontructed Radiographs(DRR) olusturulmasidir.

A Monte Carlo
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Sekil 2.10: Doz hesaplama algoritmalarinin zamanla geligimi [30].
Doz hesap algoritmalarinin gelisim tarihinden beri hesap algoritmalari ii¢ ana grup
altinda toplanir. Bunlar diizeltme tabanli, model tabanli ve monte carlo tabanli

algoritmalardir.

Diizeltme tabanli algoritma, dozu belirli bir kaynak yiizey mesafesinde (KYM-

SSD) farkli alan boyutlar igin, yiizde derin doz(YDD-PDD) gibi suda yapilan

temel Ol¢timlere gore ekstrapole veya interpole eden deneysel bir doz hesaplama

tipidir. Bu algoritmaya doku-hava orani(DHO-TAR), doku-fantom orani(DFO-
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TPR) ve doku maksimum orani(DMO-TMR) gibi kavramlar getirilmesiyle,
algoritma homojen ortamlar i¢in daha basarili bir hale gelmistir[30].
Diizeltmetabanli algoritma, su gibi homojen ortamlar i¢in daha dogru sonug
vermektedir. Insan viicudu gibi heterojen sistemler icin ise esdeger demet yol
uzunlugu uygulanarak heterojenite etkisi bir parga diizeltilebilir ancak dogrulugu
yeterli degildir. Bunun nedeni de 1sin ortam igerisinden gecgerken lateral

sa¢ilmanin hesaba katilamamasidir [30].

Model tabanli algoritma ilk olarak fizik prensiplerinden baslar. Bu fiziksel
stiregler ortamla bir noktada 15in pargacik etkilesimi, enerji salinimi ve birincil
etkilesim yerinden sagilan veya depolanan enerjidir. Siire¢ler sirasinda ikincil
elektron ve fotonlar agiga ¢ikabilir [30]. Bu fiziksel asamalar evrisim denklemi ile
basitlestirilir. Evrisim denklemi bu basitlestirmeyi lineer hizlandiricidan ortaya
cikan fotonlarin birincil enerji akisi ile gerceklestirir. Birincil fotonlarin
belirlenmis enerji akisi, enerji absorbsiyonunun ve ortam igerisinden taginmasinin
ilerleyen hesaplamalarinda veri olarak kullanilir. Ilk olarak, birincil fotonlarin
sogurulmasiyla birim kiitlede agiga ¢ikan toplam enerji(TERMA) agiklanir ve
degerlendirilir. Daha sonra, ikincil elektron ve fotonlar araciligiyla bu enerjinin
tasinmasi doz kernelleri tarafindan hesaba katilir [42]. Doz kernelleri,
elektronlarin ve fotonlarin sagilmasindan kaynaklanan katki olarak tanimlanir ve
metod evrigim algoritmasi olarak adlandirilir [30]. Bahsedilen ii¢ 6ge birincil
foton akis1t TERMA ve doz kernelleri,hem homojen hem de heterojen ortamlarda
doz hesaplamasit icin c¢esitli formlarda kullanilmaktadir. Eger ortamin
heterojenitesini tanimlamak i¢in yol uzunlugu radyolojik yol uzunlugu ile yer
degistirirse metod evrigim-siiperpozisyon olarak adlandirilir. Evrisim kernellerinin
detaylan1 farkli ticari TPS’nin kalem demet evrisimi(KDE), analitik anizotropik

algoritma (AAA) gibi farkl alt algoritmalarla ortaya ¢cikmaktadir.

Monte Carlo (MC) algoritmasi yeni bir teknik degildir, ancak diger doz hesaplama
algoritmalarimin  dogrulugunu kontrol etmek icin bir kiyaslama olarak
kullanilmaktadir.MC gercek fiziksel islemleri iki ana adimda simule eder.
Bunlardan ilki, radyasyon demetinin hizlandiricinin kolimator sistemini de igeren
gantri kafasi igerisindeki ilerleyisi; ikincisi ise, 1s1n parcaciklarinin gantrinin

kafasindan ortam igerisine olan ilerleyisi ve ortam igerisindeki doz dagilimidir.
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Ayrica dogruluk, esas olarak meydana gelen olaylarin sayisi ile belirlenir ve bu
statik belirsizlik, meydana gelen fiziksel olaylarin kdkiine bagli olarak ters kare
yasastyla orantilidir. Bu sebepten dolay1 MC doz hesaplama hiz1 yavagstir ve siireg
cok zaman alicidir.Bilgisayarsistemlerinin islemci giliciinlin hizli gelisimi, MC doz
hesaplama hizin1 biliylik 0Olgiide arttirmistir,ancak fotonlar i¢in MC doz
hesaplamasi hala ¢ok yavas ve klinikte kullanimi miimkiin degildir [30]. MC
algoritmasinin dogrulugunun avantajindan yararlanmak ve yavas hizindan
kacinmak i¢in 151 parcaciklarinin hasta viicudunda tasinmasi basitlestirilerek

farkli algoritmalar tasarlanmistir. Bunlarin basinda da AAA algoritmasi gelir.
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3 GEREC VE YONTEM

3.1  Arac ve Gerecler

Calismamiz Istanbul Okmeydam Egitim ve Arastima Hastanesi Radyasyon
Onkolojisi’nde yapilmis ve kullanilan tiim ara¢ ve gereg¢ler Okmeydani EAH
Radyasyon Onkolojisi’ne aittir. Bu calismada kullanilan ara¢ ve sistemler su

sekildedir:

» Philiips Brilliance BT BigBore
Varian Trilogy Lineer Hizlandirict
Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Elekta Infinity Lineer Hizlandirict

vV VvV VY V¥V

Elekta Monaco Tedavi Planlama Sistemi
3.1.1 Philips brilliance BT big bore

Calismamizda kanserli alanin belirlenmesi, goriintiilenmesi ve tedavisi
asamalarinin en hizli sekilde gergeklestirilmesini saglayan radyasyon onkoloji igin
tasarlanmis Philips marka Brilliance Big Bore model Bilgisayarli Tomografi (BT)
cthazi kullanilmistir (Sekil 3.1).

Teknik Ozellikleri; 0.5 saniye Rotasyona (0.4 saniye istege bagli) ve 24 Lp / cm
¢ozlinlirliige sahiptir. Jeneratorii 60 kilowatt giice, 6 ips standart rekonstriiksiyon
(20 ips istege bagli), 8.0 MHU MRC X-1s1m1 tiipiine ve ¢ok kesitli (16 dedektorlii)
dedektdre sahiptir.

BT cihaziin gantri agiklig1 85 cm’dir. Bu 6zellik hastalarin tedavi sirasinda daha
konforlu sabit bir sekilde durabilmesi i¢in gerekli immobilizasyon aletleriyle

birlikte hastalarin taramasinin yapilmasina olanak saglar [49].
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Sekil 3.1: Bilgisayarli Tomografi cihazi

3.1.2 Varian trilogy lineer hizlandirici

Bu caligmada Varian marka Trilogy model lineer hizlandirici cihazi kullanilmastir.
Cihaz 6MeV, 9MeV, 12MeV, 15 MeV, 18MeV, 22MeV elektron enerjilerine ve
6MV, 18MV foton enerjilerine sahiptir. Cihazin doz hiz1 araligi 6MV igin 100-
600 MU/dk ve 18MYV igin 100-600 MU/dk’dir. Bu cihazin kolimator sistemi 120
liften olusmaktadir ve lifler X-Y ¢enelerinin altinda, ¢enelerden bagimsiz hareket
edebilecek sekilde yerlestirilmistir (Sekil 3.2). Alan boyutlart 100 cm’de
minimum  0,5cmx0,5cm, maksimum 40cmx40 cm’dir. Liflerin  genisligi
izomerkezde 0.5cm, 20x20cm?’den sonra 1 cm’dir. Cihazda 10°, 15°, 20°, 25°,
30°, 45°, 60°’lik sanal kama filtreler ve 15°, 30°, 45°, 60°’lik fiziksel kama
filtrelere sahiptir.
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X ve Y jaw'a ilave olarak MLC yerlestirilmistir. VARIAN
Y jaw

X jaw

MLC

Sekil 3.2:Varian lineer hizlandiricisinin kolimator yapisi [43].
Trilogy cihazi kolimator tasarimi {ist kolimatoriin (Y) altinda, alt kolimator (X),

en altta da MLC’ler bulunacak sekildedir.

Trilogy lineer hizlandirict cihazi li¢ boyutlu masaya sahiptir. Hastalarin tedavi
dogrulugunu arttirmak i¢in hastalardan Kilovolt(KV), ConeBeamComputed
Tomografi(CBCT) ve Megavolt(MV) goriintiileri alinarak organ hareketleri ve
pozisyon belirsizlikleri belirlenmektedir. Varian marka Trilogy model ile
yapilabilen tedavi ydntemlerinin bazilari; U¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi (3-
BKRT), Goriintii Kontrollii Radyoterapi (IGRT), Voliimetrik Ark Terapi(VMAT),
Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART),Adaptif Radyoterapi, tiim veya yar1 beden
1sinlamalar1, Stereotaktik Radyocerrahi(SRC), Sterotaktik Radyoterapi (SRS),
Stereotaktik beden radyoterapisi(SBRT)’dir.
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Sekil 3.3:Varian Trilogy lineer hizlandirici

3.1.3 Varian eclipse tedavi planlama sistemi

Calismada kullanilan Eclipse™(v:10; Varian Medical Systems, California, USA)
tedavi planlama sistemi 3-BKRT, YART,VMATve 3B yiiksek doz hizli (HDR)
brakiterapigibi modern radyoterapi planlarini kolaylastiran kapsamli bir tedavi
planlama sistemidir (Sekil 3.4). Bilgisayarli tomografi, Positron Emission
Tomography(PET) ve Manyetik Rezonans Goriintiilleme(MRG) dahil olmak tizere
herhangibir Digital Imaging and Communications in Medicine(DICOM) uyumlu
goriintii seti ile hastanin li¢ boyutlu modelleri olusturulmaktadir. Eclipse tedavi
planlama sistemi algoritmalar1 ile dogru ve hizli bir sekilde fotonlar, elektronlar
ve brakiterapi i¢in doz dagilimi hesaplayabilmektedir. Eclipse tedavi planlama
sistemi foton enerjileri i¢in AAA ve Pencil Beam Convolution (PBC), elektron
enerjileri i¢in ise Gaussian Pencil Beam algoritmalar1 kullanilmaktadir [43]. Bu
algoritmalar ile elektron ve foton huzmelerinin doz dagilimlarim
hesaplayabilmekte olup organlarin doz voliim histogrami(DVH) ¢ikarilir. Eclipse
tedavi planlama sisteminde deger fonksiyonlarimin agirligt uzman fizikei
tarafindan belirlenmektedir. Hastanin tedavi planlar1 hazirlanirken optimizasyon,
uzman fizik¢i tarafindan herhangi bir ¢dziiniirliikseviyesinde durdurulabilir ve
gercek zamanliolarak optimizasyona miidahale edilebilir. Bununig¢in optimizasyon

siirecinde plan1 iyitakipetmek veplanin nasil sekil alacagini tahmin etmek
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onemlidir. Planlarin daha iyi yapilabilmesi i¢in plan optimizasyonusirasinda

planlara miidahale edebilme imkan1 saglar.
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Sekil 3.4: Varian-Eclipse tedavi planlama sistemi
3.1.3.1 Analitik anisotropik algoritma(AAA)

AAA temel fiziksel parametrelerini modellemek ve klinikisim1 karakterize etmek
icin gerekli olan Monte Carlo metotlari1 kullanan {igboyutlu pencilbeam
Convolution/Superposition algoritmasidir [1]. Bu algoritma foton 1sinlarinin doz
dagilimin1  hesaplamaktadir. Ozellikle heterojen ortamlarda dozhesaplama

dogrulugunu artirmak i¢in gelistirilmistir [1].

Klinik 1510, lineer hizlandiricida javlarin asagisinda faz boslugu olarak tanimlanir.
Faz boslugu, baslangi¢ faz boslugu(BFB) ve modifiye faz boslugu(MFB) olarak
ikiye ayrilir. Bloklar, MLC ve kamalar gibi 1s1n sekillendirici aksesuarlar 151n
akisint ve enerji spekturumunu sekillendirirler. BFB’deki 1sin  sekillendirici
aksesuarlarin etkisi MFB i¢in de hesaplanir. MFB, hasta viicuduna giris
seviyesindeki 1smni tanimlar. BFB ve MFB’nin sematik gosterimi Sekil 3.5’de

gosterilmistir.
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Kaynak
Hedef
Birincil Kolimator

Diizlestirici Filtre
Iyon Odast

Javlar

CYK, Dinamik kamalar

Hasta

Sekil 3.5: BFB ve MFB seviyesi tanimlamasi ve lineer hizlandirici semasi [1].
AAA, yapilandirma modiilii ve doz hesaplama modiilii olmak ftizere iki tip
modiilden olusur. Yapilandirma modiilii, klinik 1s1min faz boslugunu tanimlamak
icin kullanilir. Faz boslugu tanimlamasi birincil foton kaynagi, ekstra fokal foton
kaynag1 ve elektron kontaminasyon kaynagini igeren klinik 1s1m1 ¢oklu kaynak

modeli tantmlamasiyla yapilir.

Birincil foton kaynagi, hedef ile elektron demetlerinin etkilesiminden meydana
gelen bremsstrahlung fotonlarin1 modellemektedir. Birincil foton kaynagi, ii¢
temel fizik parametresi ile modellenir. Bunlar:MCile 6nceden hesaplanmis olan
zayiflatilmamis ilk foton spektrumlari, diizlestirici filtredenkaynaklanan 1sin
sertlesmesini hesaba katmak i¢in ortalama radyal enerji ve diizlestirici filtrenin
asagisinda tedavi alanina gegis sirasinda foton akisi gesitliligini hesaba katan
radyal yogunluk profilidir [1]. Ekstra fokal foton kaynagi (ikinci kaynak),
diizlestirici ~ filtre, birincil kolimatér ve javlardan sagilan fotonlari
modellemektedir. Bu kaynak, esmerkeze birincil foton kaynagindan daha

yakindir.

Elektron kontaminasyon kaynagi, lineer hizlandiricinin kafasinda ve havadaki

Compton etkilesiminden kaynaklanan elektronlart modellemektedir.
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Doz hesaplama modiilii foton enerji spektrumu, ortalama radyal enerji ve sagilma
kernelleri gibi temel fiziksel parametrelere dayanmaktadir. Biitiin temel fiziksel
parametreler su esdegeri ortam icin onceden tanimlanir ve bu parametrelerin
hesaplanmas1 sirasinda hastanin gercek yogunluguna gore Olgeklenir. Foton
hesaplamasi i¢in MC metodlar1 ile monoenerjitik kalem demet kerneller dizisi
tasarlanir. Hesaplamanin ilk kisminda, hasta sanki su esdegeri bir ortammisgibi
hesapyapilir. ilkolarak, her 1s1n demeti i¢in 6nceden hesaplanan monoenerjitik
kernellerden polienerjitik kalem demet kernelleri tasarlanir. Sonraki asamada,
hesaplama modeli enerji birikimini derinlik ve derinlige dik olarak lateral bilesen
boyunca ayirir. Heterojen ortamlarin hesaplanmasiigin elektron yogunluguna
bagliolarak bir diizeltme yapilir. Sagilma kernelleri, agirlikli olarak ti¢ Gaussian
fonksiyonunun toplamindan olusturulur. Uglii Gausssian kernellerinin temel
0zelligi, hata fonksiyonlarinin toplami olarak ifade edilebilmesidir ve bu evrisimi

analitik olarak yapmasina izin verir [1,10].

Son doz dagilimi, biitiin demetlerden elde eldilen birincil fotonlar, ikincil fotonlar
ve kontaminasyon elektronlari tarafindan birikmis dozun siiperpozisyonu olarak
hesaplanir [10].

3.1.4 Elekta infinity lineer hizlandirici

Bu calismada Elekta marka Infinity model lineer hizlandirici cihazi kullanilmistir.
Cihaz 6MeV, 9MeV, 12MeV, 15 MeV, 18MeV elektron enerjilerine ve 6MV,
15MV foton enerjilerine sahiptir. Dozhiz1 araligt 6MV ve 15MV ig¢in 100-600
MU/dakikadir. Alanboyutlart 100 cm’de maksimum 40x40cm?® “dir. Bu cihazin
kolimator sistemi 160 liften olusmustur. Her bir lifin esmerkezde genisligi

0.5cm’dir. Cihazin 60°’lik motorize filtrelere sahiptir.

Infinity model lineer hizlandiric1 cihazi ile tedavi dogruluklarm arttirmak amaci
ile her bir hastadan KV, CBCT ve MV goériintiileri alinarak organhareketleri ve
pozisyonbelirsizlikleri belirlenir. Tedavi masasi {i¢ boyutlu hareket o6zelliine
sahiptir.Bu cihaz ile yapilabilen tedavi yontemlerinin bazilari; 3-boyutlu
konformal radyoterapi, yogunluk ayarli radyoterapi, goriintii kontrolli
radyoterapi, voliimetrik ark terapi, adaptif radyoterapi, tiim veya yar1 beden
1sinlamalari, stereotaktik radyocerrahi, sterotaktik radyoterapi, stereotaktik beden

radyoterapisidir. Elekta Infinity lineer hizlandiric1 Sekil 3.6’da gosterilmistir.
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Sekil 3.6:Elekta Infinity lineer hizlandirict
3.1.5 Elekta monaco tedavi planlama sistemi

Calismada kullanilan Monaco (v; 5.1 Elekta Medical Systems, Crawley, UK)
tedavi planlama sistemi foton ve elektron tedavileri i¢in hassas dogrulukta
hesaplama yapmay1 saglayan bir yazilimdir. Kullanici dostu bir ara yiize sahip; 3-
BKRT, YART, VMAT gibi cagdas tekniklerin
planlanmasindakullanabilmektedir(Sekil 3.7). PET, MRG ve BT gibi DICOM
uyumlu goriintii setiile hastaninii¢ boyutlu modelleri olusturulabilir. Monaco;
YART ve VMAT teknigindeilkbiyolojiktabanli optimizasyon yapan tedavi
planlama sistemidir. Hem hedefi¢in hemderisk altindaki organlar igin deger
fonksiyon segenekleri saglar. Iki asamada optimizasyonu gerceklestirir. Birinci
asama da girilen komutlar ile hem hedef hacim hem de kritik organlar i¢in doz
yogunluk haritas1 olusturulur. Doz yogunluk haritas1 normal doku komplikasyon
ve tiimor kontrol ihtimalinin degerlendirilmesinde istenilen kriterlere uygun
bulunursaikincioptimizasyon olan segmentsekli olusturmaoptimizasyonunagegilir.
MLC’ler hedef hacmin seklini sarar. Birinci optimizasyonda PB algoritmasi
kullanilirken, ikinci optimizasyonda MC algoritmast kullanilmaktadir. Plan
optimizasyonu esnasinda planlara miidahaleedebilmeolanagi saglar ve planlarin
istenen verilerin saglanmasinda bir avantaj olustumaktadir[35].
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Sekil 3.7:Elekta-Monaco tedavi planlama sistemi.

3.1.5.1 Pencil beam algoritmasi:

“Beamlet” tabanlioptimizasyonlardahizli ve dahaaz dogruluklu
hesaplamaalgoritmalar1 doz yogunluk haritalar1 olusturmak i¢in kullanilirken daha
dogru hesaplama yapan algoritmalar son dozu hesaplamak i¢in kullanilir.
Yaklagik ve hizlibirhesaplama i¢in kullanilirken, uygun doz degisimleri
vedokuinhomojenitesi etkisi optimizasyonun her asamasinda saglanmalidir.
Bumodelle yapilan dokuinhomojenite etkileriyaklasik “rescaling’” modellemesini
gerektirir [26]. Radyasyonisini PB boyutlarinda geometrik ve es isinciklara

boliniir.

beamlet

[ O A {f\ /\\\\

Al
BEBIERE
e s ssel e

Sekil 3.8:Pencil Beam algoritmasi “beamlet’’ ¢apraz profili
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Pencil Beam algoritmas1 doz Oncesi hesaplama i¢in basit ve az 1smn verilerine
sahiptir (Sekil 3.8). Hesaplama esnasinda yogunluga bagli olarak heterojenlik
diizeltmesi gerektirir. Algoritma, “beamlet’’lerin ¢apraz profilleri i¢in analitik bir
fonksiyon kullanir [31]. Hesaplama sonucunda ortayagikan doz yogunluk haritasi

final doz hesab1 hakkinda yaklasik bir sonug ¢ikarir ve degerlendirmeyi gerektirir
[25].

3.1.5.2 Monte carlo algoritmasi

Tedavi plani doz hesaplamasi i¢in uygun ve dogru bir algoritmadir. Tedavi
cihazinin biitiin 6zellikleri ve hasta ozellikleri yansitilir, tedavi dogru bigimde
modellenmis olup, parcaciklar kaynaktan sonuna kadar takip edilir, foton ve

elektron olaylarina gore doz dagiliminin istatistiksel belirsizligini tespit eder.

Doz yogunluk hesabinda tiim foton iiretim islemi modellenir ya da birincil foton
kaynagi gibi yeniden firetilebildigi bir noktada baslanir. Linak ig¢in; faz-uzay
verisini (pargacik pozisyonu, enerjisi, yonii vb) dogrudan elde edebilmek zaman
alicidir, genis depolama ve linak kafasi i¢in detayl bilgi gerektirdiginden Monte

Carlo simiilasyonu ¢ok uzun zaman gerektirir[15,28,38].

Hesaplamada kullandig1 sanal kaynak modelleri igcin Monaco, ii¢ kaynak
tabanlidir. Bunlar birincil, ikincil ve elektron kontaminasyon kaynaklaridir. Sanal
kaynak modelinden, ornek kaynak tipi, enerjisi, pozisyonu, yonii ve parcacik
olaylan (fotoelektrik, kompton, ¢ift olusum) olusturulur. Kolimatorlerin diizlemi
icin pargaciklar ve kaynak modelindeki faz-uzay veri yapisi tasarlanir. Kolimator
diizlemindeki 1s1n modifiye edilerek parcacik iletimi yapilir ve MLC diizlemine

iletilir [16].
3.2 Yontem

Bu c¢alismaya prostat kanserli 20 hasta dahil edilmistir. Thelnternational
CommissiononRadiationUnitsandMeasurements(ICRU) tarafindan yayinlanan 62
numarali rapora [23] goére hedef yapilar (GTV, CTV, PTV) ve kritik organlar
(mesane, rektum, sag femur basi ve sol femur basi) uzman doktor tarafindan
cizilmistir. Doz-fraksiyon semasi giinliik 200 ¢cGy’den 7000 c¢Gy (toplamda 35
giin) olacak sekilde ayarlanmig ve hastalara 6 MV foton enerjisi

kullanilarakVMAT planlamateknigi ile planlaryapilmistir.(Elekta i¢in yapilan
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volumetrik ayarli ark terapiteknigi “Elekta VMAT” ve Varian i¢in yapilan
ise“RapidArc” olarak adlandirilacaktir)PTV icin PTV Dyax, Konformalite Indeksi
(CI), Homojenite indeksi (HI) hesaplanmistirve tedavi planlarinin toplam Monitor

Unit (MU) degerleri incelenmistir.
3.2.1 Bilgisayarh tedavi planlama sisteminde yapilan islemler

Rastgele segilen 20 prostat kanseri hastasinin BT goriintiileri 3mm kesit araliklari
ile taranarak TPS’ne aktarilmistir. Bu BT goriintiileri kullanilarak hedef yapilar
(GTV,CTV, PTV) ve kritik organlar radyasyon onkologu tarafindan ¢izilmistir.
Hedef (GTV) hacmi prostata hi¢ marj verilmeden olusturulurken, Klinik Hedef
Hacmi (CTV) GTV hacmine her yonden 1 cm marj verilirken sadece posterior
yonden rektum duvarinda doz artisin1 engellemek icin 0.5 cm marj verilerek
olusturuldu. Set-up hatalarin1 ve radyasyon demetinin penumbrasindan gelen
azalimi dikkate almak i¢inde Planlanlama Hedef Hacmi (PTV) ise CTV’ye 0.5 cm
marj verilerek olusturuldu.Mesane tiim organ olarak, rektum PTV’yi alttan ve

iistten 1 cm asacak sekilde tiim organ olarak ve femur baslar1 konturlanda.

Her hasta i¢in ayr1 ayrt VMAT planlamasi Eclipse ve Monaco tedavi planlama
bilgisayarlarinda ters planlama kullanilarak olusturuldu. Isin enerjisi ve gantri
acillar1  bizim tarafimizdan optimize edilirken dozla ilgili diger tiim
optimizasyonlar tedavi planlama bilgisayarmin ters planlama algoritmasi

tarafindan yapildu.

Prostat hastalar1 6MV foton enerjisiyle 2 arkli VMAT planlar1 standart olacak
sekilde planlandi. Birbirine ters yonlerde gantri doniis acilarina sahip 2 arkli
VMAT planlar1 olusturulmustur. Ters planlama algoritmasinin optimizasyon i¢in
gerekli gordiigli hedef hacim ve riskli organ doz siirlamalari (constraint) prostat
hastalar1 i¢in tablo 3.1°deki gibi tanimlanmustir. Eclipse TPS optimizasyonu i¢in
Progressive Resolution Optimizer (PRO), planlarinhesaplamasi igin ise
AAAalgoritmasi kullanilmigtir. Monaco TPS optamizasyonu i¢in MC algoritmasi
kullanilmistir. Her iki planlama sistemi i¢cin VMAT planlamasinda doz
optimizasyonu parametreleri hedef hacim ve komsu riskli organlar igin

tanimlanmustir.
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Hesaplatilan biitiin planlarda PTV’nin aldigi dozun ayni olmasi igin plan
normalizasyonu, PTV’nin %95’inin tanimlanan dozun %100’iinii almasina
goreyapilmistir. PTVicin maksimum doz siniri, toplam dozun %110’nu olacak

sekilde belirlenmistir.

Cizelge 3.1:Hedef hacim ve kritik organlar i¢in belirlenmis referans degerler

PTV 95 >tanimlanan doz
Rektum %17< 6500 cGy
%35<4000 cGy
Mesane %25< 6500 cGy
%350< 5000 cGy
Sag ve Sol Femur Baslar1 %10< 5000 cGy

Yapilan planin uygunlugu tedavinin etkinliginde ¢ok onemlidir ve bu durumun
degerlendirme i¢in kolay ve anlasilir bir bicimde ifade edilmesi gerekmektedir.
Tedavi erken ve/veya gec yan etkilerini degerlendirmek iizere fikir veren doz
degerlerinden ve konformalite indeks, homojenite indeks tanimlamalarindan

yararlanilarak tedavi planlamalar1 arasindaki farkliliklar degerlendirilir.

Konformalite indeks (Cl), ilk olarak Radiation Therapy Onclogy Group (RTOG)
tarafindan 1993 yilinda Onerilmis ve International Commission on Radiation
Unitsand Measurements (ICRU)’a it 62 nolu raporda tanimlanmistir [11,44]. Doz
hacim histogramlarindan (DVH) elde edilen parametrelerin kolay kullanilmasi
icin CIl’inevrensel olarak uygulanabilir olmast gerekmektedir. CI sadece aym
hastalara ait iki tedavi plani karsilastirmasinda degil, farkli tedavi tekniklerinin

karsilagtirilmasinda da yararl bir aractir.

CI dozimetrik analizin bir boliimii olarak gelistirilmistir. Konformalite indeksi 1’e
esitoldugunda ideal konformalite saglanmis olur. Konformalite indeksinin 1’den
biiyilk olmasi 1sinlanan hacmin (VRI) hedef hacimden daha biiyiik oldugu ve

saglikli dokular1 icerdigi anlamina gelir. Eger konformalite indeksi 1’den kiigiik

34



ise hedef hacmin sadece bir kismi1 1ginlanmistir[11]. Konformalite indeksi asagida

verilmistir [21].
CI=VRI [TV (3.1)

Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTV hedef hacminin konformalite

indeks degerleri hesaplanmustir.

Doz homojenitesi hedef hacim igerisindeki abzorbe doz dagilimini karakterize
eder. Homojenite indeksin 0’a esit veya yakin olmasi abzorbe doz dagiliminin

homojen oldugunu gosterir. HI denklemi asagida verilmistir [22].

HI = D%2 — D%98 / D%50 (3.2)
D%?2: hedefin %2 hacminin aldig1 doz, D%98: hedefin %98 hacminin aldig1 doz,
D%50: hedefin %50 hacminin aldig1 doz

Bu denklem kullanilarak, yapilan planlardaki PTV hedef hacminin homojenite

indeks degerleri hesaplanmustir.
3.2.2 Planlarin degerlendirilmesi

Optimizasyon ve hesap islemlerinden sonra her bir planin hedef ve kritik
organlarin aldigidozlar DVH yardimiyla incelenmistir. Planlarin MU degerleri,
PTV i¢in konformalite ve homojenite karsilastirilmistir. Kritik organlar icin
hacimsel dozlara bakilmistir. Elde edilen verilerin istatistiksel karsilastiriimasi
icin IBM SPSS Statistics 22 (IBM SPSS, Tiirkiye) programi kullanilmistir.
Calisma verileri degerlendirilirken parametrelerin normal dagilima uygunlugu
Shapiro Wilks testi ile degerlendirilmistir. Calisma verileri degerlendirilirken
niceliksel verilerin karsilastirilmasinda normal dagilim gdsteren parametrelerin
RapidArc ve Elekta-VMATkarsilastirmalarinda Paired Sample t test, normal
dagilim gostermeyen parametrelerin RapidArc ve Elekta-
VMATkarsilastirmalarinda ise Wilcoxon Signed Ranks test kullanildi. Anlamlilik
p<0,05 diizeyinde degerlendirimistir.
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4

4.1

BULGULAR

PTV Duaxicin Elde Edilen Bulgular

Cizelge 4.1:PTV i¢cin AAA ve MC ile yapilan planlarlardan elde edilen PTV

Dmax(cGy) bulgulart ve karsilastirilmalar sonucu bulunan ‘p’ degeri

HASTA PTV Dyax (AAA) PTV Dyax (MC) p

1 7502 7453

2 7585 7500

3 7606 7583

4 7471 7474

5 7475 7439

6 7546 7714

7 7611 7659

8 7739 7529

9 7612 7778

10 7596 7544 0,154
11 7665 7502

12 7725 7701

13 7725 7765

14 7610 7559

15 7625 7649

16 7634 7503

17 7704 7648

18 7726 7619

19 7661 7569

20 7697 7701

RapidArc Elekta-VMAT
Ort£SS Ort£SS

PTV Dmax 7625,75+82,26 7594,45£103,56 10,154

'Paired Samples t Test

“Wilcoxon Sign Test *p<0.05
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4.2  CI, HI ve MU Degerleri icin Elde Edilen Bulgular

Cizelge 4.2:PTV icin AAA ve MC ile yapilan planlarlardan elde edilen CI, HI,

MUdegerleri bulgular1 ve karsilastirilmalar sonucu bulunan ‘p’ degerleri

HASTA CI(AAA) CI(MC) HI(AAA) HI(MC) MU (AAA) MU (MC)

1 0,99 0,95 0,06 0,08 636 797

2 1,03 0,95 0,07 0,09 810 788

3 1,02 0,94 0,08 0,11 702 789

4 0,98 0,95 0,05 0,08 702 909

5 1,03 0,95 0,08 0,07 969 1031

6 1,01 0,94 0,07 0,13 704 922

7 1 0,99 0,06 0,11 824 769

8 1,01 0,95 0,08 0,09 718 976

9 1 0,95 0,08 0,13 853 832

10 0,98 0,95 0,07 0,09 664 837

11 0,99 0,98 0,07 0,11 797 909

12 1 0,99 0,1 0,11 620 1009

13 1,05 0,98 0,1 0,12 731 905

14 0,98 0,95 0,07 0,08 805 1020

15 1,04 0,95 0,07 0,13 666 994

16 1 0,95 0,08 0,07 741 990

17 1,01 0,98 0,08 0,09 816 965

18 0,99 0,94 0,09 0,1 835 1025

19 0,98 0,98 0,08 0,09 704 910

20 1,02 0,96 0,09 0,09 930 1066

RapidArc Elekta-VMAT
Ort:SS OrtzSS P

CI (medyan) 1,01£0,02 (1) 0,96+0,02 (0,95) 20,000*
HI (medyan) 0,08+0,01 (0,08) 0,1£0,02 (0,09) 20,000*
MU 761,35+94,29 922,15+93 4 10,000*

'Paired Samples t “Wilcoxon Sign Test *p<0.05

Test
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4.3  Risk Altindaki Organ Dozlar1

Cizelge 4.3:Mesane i¢cin AAA ve MC ile yapilan planlarlardan elde edilen %50 ve
%25 degerlerinin bulgulart (cGy) ve karsilastirilmalar sonucu bulunan ‘p’

degerleri

HASTA MESANE %50 MESANE %50 MESANE %25 MESANE %25

(AAA) (MC) (AAA) (MC)
1 6000 5965 7187 7254
2 2702 2666 7020 6984
3 6945 7032 7188 7058
4 4346 4021 7076 7012
5 3714 3756 7068 6875
6 3808 3912 7131 7106
7 1939 1869 4792 4802
8 3878 3764 6880 6768
9 6274 6578 7213 7259
10 3694 3332 6853 6815
11 2496 2512 7124 7054
12 3557 3438 7338 7115
13 2940 2765 7320 7198
14 3123 3019 7081 7102
15 7056 7022 7095 6845
16 5311 5268 7249 7315
17 4178 4206 7165 7121
18 3288 3326 7190 7058
19 3731 3645 7221 7159
20 3386 3308 7166 7115

RapidArc Elekta-VMAT
Ort+SS Ort£SS P

Mesane%650 meqyany 4118,3£1455,31 (3722,5)  4070,2+1510,52 (3700,5) 20,089
Mesane®025 medyan) 7017,854+537,92 (7148) 6950,75+£527,08 (7080) 20,007*
'Paired Samples t “Wilcoxon Sign Test *p<0.05
Test
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DOZ (cGy)

DOZ (cGy)

8000
7000
6000
5000
4000
3000
2000
1000

8000

7000

6000

5000

4000

3000

2000

1000

Mesane %50 Grafigi

——— MESANE %50 (AAA)
——— MESANE %50 (MC)

1234567 8 91011121314151617181920

HASTA

Sekil 4.1:Mesanenin %50’nin aldig1 doz grafigi

Mesane %25 Grafigi

——— MESANE %25 (AAA)

——— MESANE %25 (MC)

1234567 8 91011121314151617181920

HASTA

Sekil 4.2: Mesanenin %25 nin aldig1 doz grafigi
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Cizelge 4.4: Rektum icin AAA ve MC ile yapilan planlarlardan elde edilen %35
ve %17 degerlerinin bulgulan (cGy) ve karsilastirilmalar sonucu bulunan ‘p’

degerleri

HASTA REKTUM %35 REKTUM %35 REKTUM %17 REKTUM %17

(AAA) (MC) (AAA) (MC)
1 4042 4129 5702 5759
2 3686 3652 6027 5984
3 5415 5520 6896 6659
4 3693 3293 5210 5091
5 3459 3305 4993 5015
6 4694 4574 6378 6182
7 3350 3419 6774 5464
8 4574 4602 6428 6120
9 3966 4015 5799 5576
10 3665 3554 5362 5490
11 3937 4033 6410 6359
12 3645 3579 5532 5503
13 3920 3836 6892 6745
14 5135 5085 6852 6658
15 2930 2882 7146 7045
16 4030 4106 6233 6138
17 3868 3636 5924 5950
18 4950 4836 6727 6802
19 4629 4313 6412 6399
20 5778 5554 7141 7049
RapidArc Elekta-VMAT
OrtSS OrzSS P
Rektum %35 4168,3+736,9 4096,15+742,07 10,035*
Rektum 9617 6241,9+649,49 6099,4-617,57 10,045*
'Paired Samples t Wilcoxon Sign Test *p<0.05
Test

41



DOZ (cGy)

DOZ (cGy)

7000

6000

5000

4000

3000

2000

1000

8000
7000
6000
5000
4000
3000
2000

1000

Rektum %35 Grafigi

——— REKTUM %35 (AAA)

—— REKTUM %35 (MC)

123456 7 8 91011121314151617181920

HASTA

Sekil 4.3: Rektumun %35 nin aldig1 doz grafigi

Rektum %17 Grafigi

——REKTUM %17 (AAA)

—— REKTUM %17 (MC)

1234567 8 91011121314151617181920

HASTA

Sekil 4.4: Rektumun %17 nin aldig1 doz grafigi
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Cizelge 4.5: Sol femur baslart icin AAA ve MC ile yapilan planlarlardan elde
edilen %10 degerlerinin bulgular1 (cGy) ve karsilastirilmalar sonucu bulunan

‘p’degerleri

HASTA  SOL FEMUR SOL FEMUR

%10 (AAA) %10 (MC)

1 3199 3462

2 3209 3404

3 2980 3008

4 2751 3158

5 2480 2678

6 3013 3294

7 2993 3159

8 2402 2579

9 3159 3248

10 2873 2985

11 2585 2778

12 3346 3554

13 3977 4157

14 2461 2845

15 2841 3169

16 3090 3262

17 3468 3554

18 3509 3883

19 3326 3484

20 3576 3843

RapidArc Elekta-VMAT
Ort+SS Ort£SS

Sol Femur %10  3061,9+412 3275,2+409,68  '0,000*
'Paired Samples t  “Wilcoxon Sign Test *p<0.05
Test
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Sol Femur %10 Grafigi

5000

4000
3000

2000 = SOL FEMUR %10 (AAA)

DOZ (cGy)

1000 ———SOL FEMUR %10 (MC)

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19

HASTA

Sekil 4.5:Sol femur %10’ nun aldig1 doz grafigi

Cizelge 4.6: Sag femur baslar1 icin AAA ve MC ile yapilan planlarlardan elde
edilen %10 degerlerinin bulgular1 (cGy) ve karsilastirilmalar sonucu bulunan ‘p’

degerleri

HASTA  SAG FEMUR SAG FEMUR

%10 (AAA) %10 (MC)
1 3043 3390
2 3497 3428
3 3054 3362
4 2966 3198
5 2394 2785
6 3981 4185
7 2807 3436
8 2431 2669
9 3305 3478
10 2612 3050
11 3102 3099
12 3038 3836
13 3596 4185
14 3276 3052
15 3652 4123
16 2919 3397
17 3876 3676
18 2989 3391
19 3439 3750
20 3528 3878
RapidArc Elekta-VMAT
Ort£SS Ort+SS

Sag Femur %10 3175,25+440,5 3468,4+433,85  10,000*
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Sag Femur %10 Grafigi

4500

4000
3500
3000
2500
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1500

1000 = SAG FEMUR %10 (MC)
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= SAG FEMUR %10 (AAA)

DOZ (cGy)

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19

HASTA

Sekil 4.6:Sag femur %10 nun aldig1 doz grafigi
4.4  Bulgularin Degerlendirilmesi

Bulgular incelendiginde, PTV icin RapidArc ve Elekta-VMAT planlar1 arasinda
PTV Dmax ortalama degerleri bakimindan analiz sonucu olarak anlamli farklilik

gozlenmemistir (p>0.05)(Cizelge 4.1)

Elekta-VMAT ta yapilan planlarin konformalite indeks ortalamasi, RapidArc’da
yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli dl¢iide yiiksektir (p: 0.000;

p<0.05) (Cizelge 4.2).

Elekta-VMAT’ta yapilan planlarin homojenite indeksortalamasi, RapidArc’da
yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli olarak yiiksektir (p: 0.000;

p<0.05)(Cizelge 4.2).

Elekta-VMAT’ta yapilan planlarinMonitor Unit (MU) ortalamasi, RapidArc’da
yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli olarak yiiksektir p: 0.000; p<0.05)
(Cizelge 4.2).

Kritik organ dozlar1 incelendiginde, Elekta-VMAT ve RapidArc’da yapilan
planlararasinda Mesane %50’in aldig1 doz ortalamasiher iki tekniktede istatiksel

olarak anlamli bir fark gozlenmemistir (p>0.05)(Cizelge 4.3).

RapidArc’da yapilan planlarin mesane %25’inin aldigr doz ortalamasi,Elekta-
VMAT’ta yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli olarak yiiksektir (p:

0.007; p<0.05)(Cizelge 4.3).
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RapidArc’da yapilan planlarin rektum %35’inin aldigi doz ortalamasi, Elekta-
VMAT’ta yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli olarak yiiksektir (p:

0.035; p<0.05)(Cizelge 4.4).

RapidArc’da yapilan planlarin rektum %17’in aldigi doz ortalamasi, Elekta-
VMAT’ta yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli 6l¢iide ytiksektir (p:
0.045; p<0.05) (Cizelge 4.4).

Elekta-VMAT’ta yapilan planlarin solve sag femur %10’unun aldigi doz
ortalamasi, RapidArc’da yapilan planlardan analiz sonucu olarak anlamli 6l¢giide

yiiksektir (p: 0.000; p<0.05)(Cizelge 4.5 ve Cizelge 4.6).
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5 TARTISMA VE SONUC

Ilerleyen teknoloji ile birlikte birgok kanser tiiriiniin tedavisinde dzellikle prostat
kanserlerinde VMAT planlama yonteminin kullanimi artmaktadir. Ark terapinin
son derece etkili bir metot oldugunu Ogrenmek ve belirlemek icin diger
yontemlerle dozimetrik olarak karsilastirilmis ve bununla ilgili birgok c¢alisma
yapilmistir. Tedavi planlama sistemleri radyoterapide tiimdr kontroliinii
maksimize, normal doku komplikasyonlarint minimize etmek i¢in, doz dagilimlar
ve hiizme sekillerini olusturmak amaciyla kullanilan bilgisayar yazilim ve
donanimlaridir. Tedavi planlama sisteminin dogrulugu, radyoterapide giivenli ve
etkili tedavinin temel prensibidir. Tiimore ve saglam dokulara verilen dozun
hesab1 tedavi planlama sistemlerinde bulunan doz hesaplama algoritmalar: ile

yapilmaktadir.

Bu calismada 20 prostat kanserli hasta i¢in iki farklt TPS’de farkli doz hesaplama
algoritmalarinin karsilastirilmasit amaglanmistir.Calismamizda 20 prostat kanseri
hastasina Eclipse TPS ve Monaco TPS’de PTV70 i¢in 2 arc VMAT plani1 yapildi.
Her iki TPS’de PTV70 igin Max. doz degeri, CI, HI, MU, riskli organ olarak;
rektum, mesane, sol-sag femur baslar1 degerleri karsilagtirildi. SPSS programinda
istatistiksel analizi Shapiro Wilks testi ile iki tedavi planlama sistemini
karsilastirmak igin yapilmistir. Iki sistemin karsilastirilmasin da p<0.05 ise
istatistiksel olarakanlamli sonu¢ vermektedir. Planlardaki hedef hacim ve riskli

organlarin doz verileridoz voliim histogramindan elde edilmistir.

Her iki teknik karsilastirildiginda; mesanenin %350’nin aldig1 ortalama doz ve

hedef hacmin maksimum ortalama doz degerinde anlamli bir fark bulunmamustir.

Konformalite indeksi icin ideal deger 1’e yakin olan teknik RapidArc teknigi

1,01+£0,02 (1) Elekta VMAT teknigine 0,96+0,02 (0,95) kiyasla daha iyi sonug

vermistir. Elekta VMAT tekniginin hedef hacim igerisindeki homojeniteverilerine

bakildiginda0,14+0,02 (0,09), RapidArc tekniginden 0,08+0,01 (0,08) daha
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fazladir. RapidArc’in monitér unit degeri 761,35+94,29 Elekta VMAT monitor
unit degerinden 922,15+93,4 daha diisiik oldugu gozlendi.

2012 yilinda Kumar ve arkadaslarinin [29] Elekta VMAT yo6ntemi ile RapidArc
yontemini farkli kanser tiirlerini iceren 10 hasta i¢inkarsilastirmis ve her hastaya
50 Gy doz vermistir. Yaptigimiz ¢alismadan farkli olarak RapidArc yonteminin
Elekta VMAT yontemi iizerinde daha iyi sonug gosterdigi fakat iki yonteminde

klinik agidan kabul edilebilir oldugunu bize gostermistir.

2012 yilinda Lafond ve arkadaslarinin[8] VMAT yontemi kullanilarak Elekta-
Monaco TPS ve Philips-Pinnacle TPS’ni 16 prostat hastasi ile mukayese edilmis
ve her bir hasta i¢in 78 Gy doz verilmistir. Monaco TPS’de yapilan planlarin CI ve
HI bakimindan Pinnacle’ye oranla daha iyi sonu¢ ¢ikarmistir fakat hedef hacmin
aldig1 doz ortalamsi Pinnacle’a gore daha diisiik ¢ikmistir. Mesane duvari igin
(p:0.019), femur basi (p:0.017) ve saglikli dokular (p:0.005), Monaco TPS’de
anlamli olarak daha diisiik ortalama dozlar bulunmustur. Rektal duvar igin,
Pinnacle ile VMAT, Monaco'ya kiyasla 6nemli dl¢iide (p:0.047) daha diisiik
ortalama doz ve daha diisiik dozda hacmin%>50'sine (p:0.047) saglamistir. Monaco
TPS i¢cin MU degeri daha yiisek ama toplam tedavi siiresi Pinnacle'a esdeger
cikmistir.Sonug olarak prostat kanseri hastalari i¢in Monaco ve Pinnacle ile
yapilan VMAT tedavi planlar, klinik olarak kabul edilebilir doz dagilimlar

Onermistir.

2013 yilinda Ning ve arkadaslarinin [36] 20 nazofarenks hastasinda YART, tek
arkvecift ark ydtemlerinin Monaco TPS ile kullanilabilirligini arastirmislardir.
PTV63.6 ve PTV72.6 olarak belirlenen hedef hacimin aldig1 dozlar1 incelemistir.
Calisma bizim yontemdekikritik organ dozlar1 bakimindan Elekta VMAT

teknigine benzerlik gostermektedir.

2012 yilinda Wiezorek ve arkadaslarmin yaptigi ¢alismada [45] 10 gegevre
basboyun hastasini alt1 farkli tedavi planlama sistemi karsilastirilmistir. Eclipse
TPS ve Monaco TPS i¢in VMAT planlarin1 ¢alismamizdaki gibi iki ark olarak
optimize etmislerdir. RapidArc ve Elekta VMAT yontemleri i¢cin CI verilerini
benzer bulmus ancak HI verilerine bakildiginda RapidArc yontemi daha iyi sonug
vermektedir. Bu iki yontemde kritik organ dozunu sadece hedefi kapsayacak

sekilde dagitmis ve kritik yapilar1 daha iyi korumustur.
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Calismamizda FElekta VMAT teknigi, mesane %25 6950,75+527,08 (7080),
rektum %35 4096,15+742,07, rektum %176099,4+617,57, doz degerleri
bakimindan RapidArc teknigindeki mesane %25 7017,85+537,92 (7148), rektum
%35 4168,3+736,9 ve rektum %17 dozlarina 6241,9+649,49 kiyasla istiinliik
gostermistir. Fakat Elekta VMAT teknigindeki sol femur %10 3275,2+409,68 ve
sag femur %10 3468,4+433,85RapidArc teknigindeki sol femur %10
3061,9+412ve sag femur %10 3175,25+440,5 dozlarina kiyasla daha fazla

bulunmustur.

iki teknik de sag-sol femuru %10’nu 50 Gy’in ve rektumun %17°ni 65 Gy’in
altinda tutmayr bagarmustir. Her iki yoOntemdeki verilerin birbirine yakin
cikmasinin bir bagka sebebide algoritmalar arasinda biiylik degisiklikler
olmamasindan kaynaklanmaktadir. Eclipse TPS’nin kullandigt AAA (Analytical
Anisotropic Algorithm) Monte Carlo tabanli algoritmadir.

2017 yilinda Ozden ve arkadaslarmin[37] Elekta VMAT yontemi ile RapidArc
yontemini 20 adet gecevre nazofarenks hastasi i¢cin denemisler ve her iki
yontemde klinik acidan kabul edilebilir planlar iiretmistir2007 yilinda Sterpin ve
arkadaslarinin, 2010 yilinda Barsan ve arkadaslarinin, 2010 yilinda Ottosson ve
arkadaslarinin  yaptigt AAA algoritmas: ile MC algoritmasint kiyasliyan
caligmalarinda her iki algoritma arasinda anlamli diizeyde fark olmadig

gozlenmistir [6,39].

2012 yilinda Sharma ve arkadaslarinin [40] ¢alismasinda gama analiz sonuglarina
gore AAA ile MC algoritmas1 arasinda %4 fark oldugu gozlenmis ve MC
algoritmasinin ikincil elektronlar, lateral elektronlar, hastadan ve cihazdan sagilan
elektronlar gibi bir¢cok degiskenler hassas ve dogru birsekilde hesaba katilarak

tedavi planini eniyi sekilde hastaya uyguladigini bizlere gostermektedir.

Sonug olarak bu ¢alismada iki farkli teknik dozimetrik olarak karsilastirilmistir.
Degerler arasinda kiiciik istatistiksel farkliliklar ve kiiciik standart sapmalar olsa
da homojen sonuclar elde edilmistir. Prostat kanserinin tedavi planlamasinda
Elekta VMAT yiiksek MU, CI ve HI verileri haricinde RapidArc teknigine gore
istiinliik gostermistir. RapidArc teknigini MU degeri ve buna bagli tedavi
siiresibiiyiik oranda diisiiktiir. Iki teknik de klinik agidan kabul edilebilir planlar

tiretmede esit derece etkilidir. Sonuglara bakildiginda iki teknigin pratik olarak
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esdeger sonuglar iirettigi sdylenebilir. Sonuglar prostat kanserli ve kompleks
kriterler igeren tedavi planlarinda hangi teknigin secilebilecegi konusunda plani

hazirlayacak olan fizik¢iye yardim edebilecek niteliktedir.
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Radyasyon Onkolojisi Kliniginde yuriitmeyi planladigimiz  ‘Prostat hastalarinin
Voliimetric Modulated Arc Therapy (VMAT) teknigi ile Analytical Anisotropic Algorithm
(AAA) ve Monte Carlo algoritmast kullamilarak yapilan tedavi planlarinin retrospektif olarak
karsilastinlmasi® isimli galigmaniz, Saglik Bilimleri Universitesi Okmeydanm1 Egitim ve
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Ek C: Etik Kurul Karar Formu 2

KLINIK ARASTIRMALAR Erig guryLU KARAR FORMU

[Prostat hastalannin Volumetric Modulated Arc Therapy (VMAT)
teknigi ile Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) ve Monte Carlo
algoritmas! kullanilarak yapilan tedavi planlarinin retrospektif olarak
kargilagtinimast

ARASTIRMANIN ACIK ADI

749
£ Belge Ady ihi Jenlia Dili
= Tarihi Numarasi
[ ARA ey
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=ne GUVENLILIK BILDIRIMLERI
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Ek D: Etik Kurul Karar Formu 3

JKLINIK ARASTIRMALAR ik yrULU KARAR FORMU

AR,\STIRP\‘IANIN ACIK ADI

teknigi ile
algoritmas!
karsilagtirimast

Prostat hastalarinin Volumetric Modulated Arc Therapy (VMAT)
Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) ve Monte Carlo
kullanilarak yapilan tedavi planlarinin retrospektif olarak

749

ETiK KURULUN CALISMA ESASI
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Kilavuzu

KLINIK ARASTIRMALAR ETIiK KURULU
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