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OZET

Yogunluk Ayarh Radyoterapi ve Volumetrik Ayarh Arc Radyoterapi ile
Yapilmis Akciger Kanseri Tedavi Planlarimin Dozimetrik Olarak

Karsilastirilmasi

Bu ¢alismada, akciger kanserli hasta grubu i¢in yogunluk ayarli radyoterapi
(IMRT) ve voliimetrik ayarli ark terapi (VMAT) teknigi kullanilarak planlanan doz
dagilimlarinin,  uygulanabilirlik ~ agisindan  birbirleriyle  karsilagtirilmasi

amagclanmustir.

Onkoloji Klinigi’nde tedavi edilen 20 akciger kanseri hastasinin IMRT ve
VMAT planlar klinik protokollere uygun olarak yapilmistir. Her iki tedavi yontemi
arasinda karsilastirmalar yapilmigtir. VMAT ve IMRT teknikleri kullanilarak yapilan
planlar igin Mann-Whitney U testi ve Wilcoxon Isaretli Siralar testi yontemleri
kullanilarak analizler yapilmustir. Istatistiksel anlamlilik derecesi olarak p<0.05 kabul

edilmistir.
Sonug olarak, IMRT ve VMAT conformalite ve homojenite indeksi degerleri
karsilastirildiginda VMAT degerlerinin daha yiiksek oldugu belirlenmistir. Her iki

tedavi yonteminin akciger kanseri olgularinda kullanilabilecegi belirlenmistir.

Anahtar Kelimeler: Akciger kanseri, Radyoterapi, IMRT, VMAT.



ABSTRACT

Dozimetric Comparison of Lung Cancer Treatment Plan Made By Intensity

Modulated Radiotherapy and Volumetric Modulated Arc Radiotherapy

In this study, the dose distributions which are planned by using the intensity
modulated radiotherapy (IMRT) and volumetric arc therapy regulated (VMAT)
techniques for study group with lung cancer is aimed to be compared with each other

in terms of applicability.

The IMRT and VMAT plans of 20 patients which are being treated in the
Onchology clinic were prepared according to clinical protocols. Comparisons were
made between the two treatment methods. For the plans which are made by using
VMAT and IMRT techniques analyzes have been made by using Mann-Whitney U
test and Wilcoxon Signed Ranks test methods. As statistical significance degree,

p=<0.05 was adopted.
Consequently, when IMRT and VMAT conformality and homogeneity index
values were compared, VMAT values has been determined to be higher. It was

determined that both treatment methods can be used in the lung cancer cases.

Keywords: Lung cancer, Radiotherapy, IMRT, VMAT.
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1. GIRIS

Radyoterapi, radyoaktif 1sinlarla tedavi demektir. Kanser olgularinda ameliyat
ve kemoterapi gibi bir tedavi yontemidir ve tek basina yapilabilecegi gibi, ameliyat

oncesi ve sonrasi farkli tedavilerle uygulanmasi miimkiin olmaktadir (1).

Kanser, normal kosullar disinda biiyiiyen, ¢ogalan ve gelisen hiicrelerin
olusturdugu bir hastaliktir. Viicuttaki her organda, her dokuda goriilebilir. Bu

anormal biiylime sonucu olusan doku kitlelerine tiimor ad1 verilir.
Tiimorler iki farkli grupta incelenebilir:

a) Benign tiimor: Yayilim gostermeyen ve gelistikleri yerde sinirli kalan kitleler.
b) Malign tiimér: Yayilip ¢evre dokulari isgal eden ve diger organlarda ikincil timor

odaklar1 olusturan kitleler.

Tiimorler normal dokular1 sikistirabilirler, i¢ine sizabilirler ya da tahrip
edebilirler. Eger kanser hiicreleri olustuklar1 tiimorden ayrilirsa, kan ya da lenf
dolasimi araciligl ile viicudun diger bolgelerine gidebilirler. Gittikleri yerlerde
biiyiimeye devam ederler. Kanserin bu sekilde viicudun diger bolgelerine yayilmasi
olaymna metastaz adi verilir. Tiimor viicudun baska bolgelerine yayilmis olsa da
orijinal olarak olustugu organm adi ile amilir. Ornegin kemiklere sicramis olan
prostat kanseri hala prostat kanseri, akcigerlere sigramis olan meme kanseri hala

meme kanseridir (2).

Radyasyon tedavisi, dogru olarak kullanildiginda riski ¢cok az, yararlari ise
cok daha fazla olan bir tedavi modelidir. Radyoaktif 1sinlar, tedavi edilen bolgedeki

kanser hiicrelerini yok ederek etkilerini gosterirler (1).



2. GENEL BILGILER

2.1. Akciger Kanseri

Akciger, gogiis kafesinin i¢inde sagda ti¢ lob ve solda iki lob halinde bulunan
temel solunum organidir. Ana gorevi viicudun solunum islevini yerine getirmektir.
Akciger kanseri, genetik yapisi degismis atipik hiicrelerin kontrolsiiz ¢ogalmasi
anlamma gelir. Akcigerdeki hiicrelerin fonksiyonlarini kaybedip kontrolsiiz olarak

cogaldigr viicudun baska bolgelerine yayilim gostererek Oliime yol agabilen bir

hastaliktir (3, 4).

Akciger kanseri, glinlimiizde, kadinlarda. ve erkeklerde en sik goriilen ve en
fazla Oliime yol acan kanserler arasinda ilk siralarda yer almaktadir. Hastalarin
yaklasik %80°1 tan1 sirasinda ameliyat edilemez evrede olup 5 yillik ortalama sag
kalim orant %5-10 olarak bildirilmektedir. Akciger kanseri, tedavi ve prognoz
acisindan kiigiik hiicreli ve kiiglik hiicreli dis1 akciger kanseri olarak siniflandirilir.
Kiigiik hiicreli akciger kanseri primer olarak kemoterapi ve/veya radyoterapi ile
tedavi edilirken, kii¢iik hiicreli dis1 akciger kanserinin seckin tedavisi cerrahidir.
Kiigiik hiicreli dis1 akciger kanserinde ¢ok sayida faktdr prognozu etkilemektedir.
Yas, cinsiyet, performans durumu, ek hastalik varligi, tiimor histolojisi, timor evresi,
tedavi yontemi prognozu etkileyen faktorler arasinda sayilmaktadir. Tiimor evresi, en
onemli prognostik faktdrlerden biridir. Cerrahi tedavi uygulanan hasta grubunda 5
yillik sag kalim orani evre IA i¢in %67, evre IIA icin %55 ve evre IIIA i¢in %23
olarak bildirilmektedir. Bu sag kalim oran1 evre IIIB olgularda ise sadece %3-7"dir
(5, 6).

2.1.1. Epidemiyoloji

Akciger kanseri yirminci yiizyillin baslangicinda nadir goriilen bir hastalik
iken, 1950 yilindan itibaren siklig1 belirgin olarak artmistir. 2000 yilinda, diinyada
tan1 koyulan akciger kanserli olgu sayisinin 1,2 milyon oldugu ve akciger kanserli

olgularin tiim kanserli olgularin %12,3’iinii olusturdugu rapor edilmistir. Ulkemizde



akciger kanseri erkeklerde en sik goriilen kanser tipi olup, kadinlarda siklik agisindan
3.siradadir. Akciger kanseri, kansere bagli 6lim nedenlerinin baginda gelmektedir.
Erkeklerde kansere bagli 6liimlerin %31°1 akciger kanserine baglidir. Kadinlarda
kansere bagli 6liimlerin %25’inden akciger kanseri sorumludur. Akciger kanserine
bagli 6liimlerin orani kolon, meme ve prostat kanserine bagli 6liimlerin toplamindan

daha fazladir (5, 6).

2.1.2. Etiyoloji

Akciger kanseri, etiyolojisinde bir¢ok faktoriin rol oynadigi bir hastaliktir.
Sigara, hava kirliligi gibi cevresel faktorler, mesleki karsinojenler, diyet, viral
enfeksiyonlar, atlatilmis akciger hastaliklari, genetik ve immiinolojik faktorler
baslica etiyolojik faktorlerdir. Sigara akciger kanseri gelisiminden sorumlu en 6nemli
faktordiir. Hastalarin %85-94’linde kanser gelisiminden sigara sorumludur. Sigara
icenlerde icmeyenlere gore akciger kanseri gelisme riski 24-36 kat daha fazladir.
Pasif sigara igiminde ise risk %3,5’tir. Cesitli organik ve inorganik maddeler ile
temasin akciger kanseri riskini arttirdigi bilinmektedir. Bu mesleki karsinojenler
arasinda, arsenik, polisiklik aromatik hidrokarbonlar, nikel, kadmiyum, krom, gazlar,
Akciger kanserli hastalardaki yakinma ve bulgularin sikligi klorometil ether ve
klorometil metil eter, radyasyon, vinil klorid, demir-gelik, asbest, berilyum, silika,
formaldehid sayilabilir (5, 7).

2.1.3. Akciger Kanseri Tedavi ve Yontemleri

Akciger kanserli hastalarin %90’ 1ndan fazlasi1 bagvuru sirasinda yakinmalarini
tanimlar. Bir calismada akciger kanserli hastalarin sadece %6’sinin yakinmasiz
oldugu, %27’sinin primer tiimdr ile iliskili yakinmalar, %27’sinin istahsizlik ve kilo
kayb1 gibi nonspesifik sistemik yakinmalar ve %32’sinin ise metastaz diislindiiren

yakinmalar tanimladigi rapor edilmistir (8).

Akciger kanseri, 55-65 yaslar1 arasinda kansere bagli 6liim nedenleri icinde
ilk sirada yer almaktadir. Tani kondugunda hastalarin %25’inde hiler ya da

mediastinal lenf nodu tutulumu, %35-45’inde gosterilebilir uzak metastaz vardir.



Gogls radyografisi, bilgisayarli tomografi (BT), ultrasonografi ve manyetik rezonans
inceleme, akciger kanserli hastalarin tani, evreleme ve takibinde kullanilan
konvansiyonel goriintiileme yontemleridir. Transbronsiyal ve transtrakeal igne
biyopsileri, endobronsiyal-endodzofajiyal ultrasonografik lenf nodu biyopsisi,
servikal mediastinoskopi, mediastinotomi ve video yardimli torakoskopi mediastinal
lenf nodu evrelemesinde sik kullanilan girisimsel islemlerdir (Sekil 1.1). Ote yandan,
son yillarda tiimor metabolizmasimni degerlendirmeye olanak taniyan pozitron
emisyon tomografisinin (PET) akciger kanseri olgularinin evrelemesinde kullanimi
da giderek artmaktadir. Bu teknigin tan1 amagli invaziv girisimlere alternatif olup

olmayacagi ise arastirilmaktadir (9, 11).

Anatomy of the Lungs
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Sekil 1.1. Akciger anatomisi

Kemoterapi, tanisi kesinlesmis ve evresi belirlenmis kanser hastalarinda

uygulanan bir tedavi yontemidir. Kemoterapinin amaci, etkilenen bolgede kan
akimini arttirmak, sinirler ve organlara baskiyr azaltmak, organ tikanikligini
onlemek, tiimore bagli semptomlar1 hafifleterek tiimoriin etkisini azaltmak, hastayi

tedavi etmek, hastanin rahatligini saglamak, yasam siiresini uzatmak ve yasam
kalitesini arttirmaktir (12, 14).



Kemoterapi ilaglari, hizla cogalan tiimor hiicrelerinin biiylimesini ve
cogalmasini durdurup onlar1 yok ederken, ayni zamanda normal hiicrelerin de
yikimina neden olmakta, dolayisi ile tedavi edici etkilerinin yan sira toksik etkilerde
gostermektedirler. Kemoterapi ilaglari, viicutta hizla ¢ogalan kemik iligi hiicreleri,
bagirsak ve agiz mukozasi hiicreleri, sa¢ folikiilleri, testis epitelyumu, fetiis ve
embriyo hiicreleri gibi normal saglikli hiicreleri ayirt edemezler. Bu nedenle
kemoterapinin yararh etkilerinin yan sira agri, yorgunluk, bulanti, {izlintii, endise,
uykusuzluk, istahsizlik, nefes darlig1 gibi fizyolojik ve psikolojik birgok istenmeyen
etkileri de bulunmaktadir (14, 17).

Tedavi yontemlerinden radyoterapi uygulamasi gelisen teknolojik yenilikler
ile kanser tedavisinde kullanilmaktadir. Radyoterapi tedavisi hakkinda bilgiler

ayrintili olarak asagida verilmistir.

2.2. Radyoterapi

Isin tedavisi yada sua tedavisi olarak da isimlendirilen radyoterapi yaklasik
100 yildir kanser tedavisinde kullanilan yontemlerden biridir. Etkisi kanser

hiicrelerinin iyonlastirici radyasyonla yok edilmesi temeline dayanir.

Radyoterapi (RT) yaklasik yiizyil dncesinden bu giine kadar siiren siirecte
blok, kama filtre gibi mekanik araclardan, daha sonralar1 bilgisayarli tomografi (BT)
ve c¢ok vyaprakli kolimatdrlerin (MLC) ortaya ¢ikmast ile daha konformal
planlamalara olanak saglayan bir gelisim izlemistir. Teknolojinin ilerlemesi
stirecinde bir sonraki adim olan gelismis planlama sistemleri ile 3B konformal
tekniklere, MLC’lerin hareket edebilme yetenekleri, dozlari istenilen sekilde modiile
edebilen yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) ve yogunluk ayarl ark terapi (VMAT)
gibi bircok teknikler gelistirilmistir. Bunlara ek olarak cihazlarin fiziksel
kapasitelerindeki artiglar bu teknikleri miikemmel hale getirmistir. Kullanilan enerji
modalitelerine gore degisen doz hizi, profiller ve yar1 golge gibi bircok 6zellikler

radyoterapinin temel amacina hizmet vermektedirler.

Uygulama amacina gore radyoterapi 2 ana gruba ayrilmaktadir:



Kiiratif radyoterapi: Kanser hiicrelerinin tiimiiyle ortadan kaldirilmasina
yoneliktir. Radyasyona duyarli kanserler ve erken evre kanserlerin biiyilk bir

boliimiinde bu amaca ulasilabilir.

Palyatif radyoterapi: ileri evre, yayillmis ya da yerlestigi yere bagli olarak
kanserlerin olusturdugu agri, kanama, basi nedeniyle ortaya ¢ikan tikanikliklar,
yutma giicliigii, nefes darlig1 gibi belirtilerin hafifletilmesi veya ortadan kaldirilmasi

icin yapilan radyoterapilerdir.

Ozellikle kiiratif radyoterapilerde amag, normal dokular1 olabildigince
koruyup kanser hiicrelerine onlari yok edecek dozu gondermektir. Basarili bir
radyoterapi i¢in, hedef bolge ve tedavi alanlarinin dogru ve hassas bi¢imde
belirlenmesi, dikkatli fizik planlama, 1smmin her hastaya ve alana gore
sekillendirilmesi, 1smnin gonderildigi alanin ve verilen dozun dogru oldugunun
gosterilmesi zorunludur (18). Uygulama yontemine gore radyoterapi teknikleri 2

gruba ayrilabilir.

icsel radyoterapi (Brakiterapi)

Radyoaktif kaynaklarin veya kaynak tasiyici aygitlarin viicuda ya da tiimore
degecek, dogal viicut bosluklarina yerlestirilecek veya tiimoriin icinde olacak sekilde
kullanildig1 radyoterapi yontemidir. Glinlimiizde ¢apt 1 mm' nin altina indirilmis
minik kaynaklar kullanan uzaktan yiiklemeli (remote afterloading) sistemlerin
gelismesi ve kullanilan kaynaktan uzaklastik¢a hizli doz azalmasi nedeniyle yakin
komsulugunda kritik organ bulunan kanser yerlesim bdlgelerinde digsal (eksternal)
radyoterapi ile birlikte doz tamamlayict olarak (6rnegin rahim, rahim agzi, brons,
meme, yumusak doku kanserlerinde), bazi goz tiimorleri (koroidal malign melanom),
erken evre rahim, rahim agzinda yerlesmis kanserlerde tek basina kiiratif amacla ya
da ileri evre bazi kanserlerde (brons, safra yolu gibi) yakinmalar1 azaltmak i¢in

kullanilabilir.



Dissal radyoterapi (Teleterapi)

Radyoaktif kaynak ya da 1511 hastaya gonderen ana boliim ile hasta arasinda
80-100 cm gibi uzakligin bulundugu radyoterapi teknigidir. Insan viicudunun
herhangi bir bolgesinde yerlesmis bir timor géz oniine getirildiginde tiimore ulagsmak
icin 1sinlar cilt, cilt alt1 ve yolu lizerindeki normal dokulardan gegmek zorundadirlar.
Derinde yerlesmis ve genis alan 1sinlamasinin gerektigi (6rnegin ana timor ve/veya
ilgili lenf bezi yayilim alanlar1 gibi) hemen tiim kanser tiirlerinde kullanilabilirler. Bu
teknigi uygulayan makineler de eksternal tedavi (teleterapi) makineleri olarak

adlandirilirlar.

Isin demetlerinin hastalara disaridan (belirli bir uzakliktan) yonlendirilmesi
yoluyla yapilan RT ‘"eksternal RT uygulamalar1" olarak adlandirilmaktadir.
Gilinlimiizde eksternal RT uygulamalarinda dogal bir radyoaktif kaynak iceren
Kobalt-60 cihazlarindan elde edilen gama isinlart ya da herhangi bir radyoaktif
kaynak i¢ermeyen lineer hizlandiricilardan elde edilen X-iginlart kullanilmaktadir

(19).

Lineer hizlandiricilar, modern RT merkezlerinde en sik kullanilan tedavi
cthazlaridir. Isin  demetlerinin  olusturulmasinda hizlandirilmig  elektronlarin
kullanilmast nedeniyle lineer hizlandiricilarda hem foton 1sinlarinin, hem de elektron
1sinlarinin  iiretilmesi mimkiindiir. Lineer hizlandiricilardan elde edilen foton
1sinlarnin enerjileri 4 MV ile 25 MV arasinda degismektedir. Lineer hizlandiricilarin
Kobalt-60 cihazlarina gore maliyetleri daha yiiksek olmakla birlikte, bu cihazlar
radyoaktif kaynaklar1 biinyelerinde bulundurmamalari nedeniyle daha giivenli
kullanima olanak saglamakta ve teknolojik yeniliklerin uygulamaya sokulmasi

asamasinda kolaylik saglamaktadirlar.

2.3. Radyoterapi Teknikleri

2.3.1. Konvansiyonel Radyoterapi

1960’11 yillarda simiilator veya floroskopi cihazlarindan elde edilen goriintii

ile iki boyutlu olarak yapilan tedavi yontemidir. Tedavi alani hasta cildine isaretlenir.



Alan sekilleri genellikle kare veya dikdértgendir. ilerleyen zamanlarda ise standart
bloklar veya hastaya 6zgii bloklar yardimiyla tedavi alan1 daha hedef voliimiin
sekline uygun hale getirilir. Cihazin 1sinlama siiresi alan boyutuna, derinlige, %
DD’a, cihaz yada kaynak verimine gore elle hesaplanir. Bu teknikte iki boyutlu

goriintii ile tedavi planlamasi yapildigi igin kullanim alan1 kisithdir (20, 21).

2.3.2. 3-Boyutlu Konformal Radyotepi

BT cihazlarmin kesfi ile 1980’li yillarda 3 boyutlu konformal tedavi
baslamistir. Hastanin BT si ile alinan aksiyel goriintiisii iizerine, hedef hacmin iki
boyutlu bagimsiz kesitler halinde planlanmasiyla olusturulan tedavi yoOntemidir.
Tedavi Oncesinde alinan aksiyel gorlintiiler kullanilarak olusturulan ii¢ boyutlu
goriintliler yardimiyla hedef hacim ve kritik organlar belirlenir. En uygun tedavi
voliimlerinin belirlenmesinde ICRU (International Commission on Radiation Units
and Measurements) raporlarindan yararlanilir. Giiniimiizde eksternal radyoterapide

ICRU 50 ve ICRU 62 raporlarinin kullanimi 6nerilmektedir (20, 22, 23, 24, 25).

Bu raporlara goére voliimler su sekildedir;

Gros tiimor hacmi (GTV) : Tanimlanabilir, sinirlart belirgin Kitlenin
bulundugu ve malign biiyiimenin gerceklestigi bolgedir. Genisligi ve miktart BT,

MR gibi farkli goriintiileme teknikleri araciligi belirlenmektedir.

Klinik hedef hacim (CTV): Tanimlanabilir tiimor hacmi ve/veya yok edilmesi
gereken subklinik malign hastalig1 igeren doku hacmidir. Radyoterapinin amacina

ulagabilmesi i¢in bu hacmin tamamen tedavi edilmesi zorunludur.

Planlanan hedef hacim (PTV): Tedavi planlamast i¢in kullanilan geometrik
bir kavramdir. Ayrica bu tanim dnceden belirlenen ve hedef hacme verilmek istenen

doz i¢in uygun demet yerlesiminin belirlenmesinde kullanilmaktadir.

Tedavi hacmi (TV): Tiimor tedavisinin basarilt olmasi i¢in belirlenen dozun
planlanan hacme verilmesi sirasinda radyasyon onkolojisi ekibinin kabul edilebilir
komplikasyonlara neden olabilecek doz sinir1 i¢inde degerlendirdigi miktarda doz

alan doku hacmidir.



Isinlanan hacim (IV): Normal doku toleransina gore kayda deger miktarda

doz almasi beklenen doz hacmidir.

Riskli organ (RO): Radyasyon duyarliligi tedavi planlamasimni ve/veya

onceden belirlenen dozu etkileyen normal organlardir.
Maksimum Doz: PTV i¢indeki en yliksek dozdur.
Minimum Doz: PTV i¢indeki en diisiik dozdur.

Sicak Noktalar (Hot Spots): PTV’deki dozun %100’iinden yiiksek doz alan
PTV digindaki voliimlerdir (Sekil 2. 1) (26, 27).
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2.3.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (IMRT)

Yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT), {i¢ boyutlu konformal radyoterapinin en
gelismis seklidir. Farkli yogunlukta demetler kullanilarak konkav bi¢imli tiimorde
istenilen doz dagilimi elde edilirken, tiimor ¢evresindeki kritik organlarin dozlar
tanimlanan tolerans degerlerde tutulur. IMRT yonteminin temelinde doz bdliinmesini
saglayan c¢ok yaprakli kolimasyon sistemi (MLC) yatmaktadir. Cok yaprakli
kolimasyon sistemi, sadece timor bolgesinin 1sinlanmasint ve gerekli bolgelerin

korunmasina olanak saglar.

Her bir gantri agisindaki demetler ile elde edilen izodoz dagilimina yogunluk
haritalar1 ad1 verilir. Hedeflenen hacime istenilen dozu vermek i¢in uygulanan 1gin
dogrultusunda bu yogunluk haritalar1, ¢ok yaprakli kolimatérler ile bircok kiigiik
alancikla yani segmentlerle olusturulur. Her bir gantri agisindaki alanlar doz
dagilimmni belirleyen seg¢ilmis yogunluk diizeyine gore farkli monitor unit (MU)

iceren birden fazla segment igerir.

Radyasyon yogunlugu her segmentte degistirilmekte ve bu segmentleri
olusturmak i¢in inverse tedavi planlama algoritmalarindan yararlanilmaktadir.
Inverse tedavi planlama isleminde hedef hacim, kritik organlar ve istenilen doz
dagilimi tedavi planlama bilgisayarina tanitilmakta ve cesitli demet kombinasyonlari
ile istenilen optimal doz dagilimi elde edilmeye calisilmaktadir. Optimal ¢6ziim

istenilen doz dagilimina en yakin sonugtur.

Optimizasyon matematiksel olarak belirli sinirlamalar altinda istenilen bir
degerin maksimum veya minimum hale getirilmesidir. Genel olarak matematiksel
optimizasyonda problem, tiim sinirlandirmalar1 saglarken maksimum veya minimum
degeri yerine getirecek degiskenlerin bulunmasidir. Radyoterapideki optimizasyonda
ise problem her bir hasta i¢in en 1yi tedaviyi saglayacak tedavi planiyla ilgili 151
acilart ve siddetleri gibi degiskenlerin uygun olarak bulunmasidir. Optimizasyon

IMRT planlarinin temelini olusturmaktadir.

Optimizasyon yontemi olarak iki farkli yontem vardir. Isin optimizasyonu
(Beamlet Optimization) her bir alanin alt 151n demetlerinin gridleri iginde

ayristirilmasiyla veya yogunluklarina gore karakterize edilmesiyle yapilmaktadir.
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Segment tabanli optimizasyon (Aperture-based Optimization) ise segment
adimlarini onler ve belirli sinirlar dahilinde segment olusturulmasini saglar. Isin
demetlerinin gridleri i¢inde tedavi alanini ayristirmadan yogunluk modelini
olusturur. Bu islemi ilk olarak PTV hacmine gore belirler. Daha sonra yiiksek ve

diisiik doz alan bolgelere gore optimizasyonu gergeklestirir.

Geleneksel olarak foton 1sinlartyla yapilan tedavilerde homojen yogunluklu
radyasyon 1sinlartyla tedavi gergeklestirilmektedir. Wedge ve kompansator filtreler
yardimiyla 1s1mn yogunlugunu modifiye ederek inhomojen doz dagilimlari elde
edilebilir. Dolayisiyla wedge ve kompansator filtrelere yogunluk ayarlayici
modiilatorlerde diyebiliriz. Her ne kadar bu modiilatorlerle yogunluk ayari
yapilabilse de istenilen doz yogunlugu icin yeterli olmamaktadirlar. Giliniimiizde bu

islem modern bilgisayarlarin kontroliinde MLC’ler aracilifiyla yapilmaktadir.

IMRT; yogunluk farkliliklar1 olusturulmus alanlarin kullanimiyla hedef
bolgede miimkiin olan en yiiksek doz saglanirken, normal dokuya en az hasar vererek
yilksek oranda tiimor kontrolii saglayan, bir tedavi seklidir. Tedavinin plan
optimizasyon kriterleri planlayici tarafindan belirlenmektedir ve tiimoérdeki en uygun
doz dagilimini saglamak i¢in 1sinla ilgili tim optimizasyonlar tedavi planlama
bilgisayarlarinin ters planlama algoritmasi tarafindan yapilabilmektedir. Hazirlanan
planlar bilgi ag1 kullanilarak elektronik olarak lineer hizlandiriciya aktarilir.
Hesaplandig1 sekliyle yogunlugu ayarlanmis 1sinlarin iletilebilmesi i¢in yazilimsal ve

donanimsal ekipmanlara ihtiya¢ vardir.

IMRT klinik uygulamalar1 en azindan iki sisteme ihtiya¢ duymaktadir: (a)
Tedavi planlama bilgisayar sistemi; farkli agilardan yonlendirilmis ¢oklu alanlar icin
non uniform yapilarda etki haritalar1 olusturarak, saglikli dokulara minimum doz
verirken, hedef volimde de maksimum dozu saglamali ve (b) olusturulan doz
haritalarin1 planlandig1 sekliyle uygulayabilmelidir. Hastaya klinik uygulamadan

once her bir sistemin uygun olan sekilde testlerinin yapilmasi gerekmektedir (28).
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Statik IMRT (Step and Shoot) Teknigi

Bu teknikte tedavide kullanilan her bir alan uniform demet siddetine sahip
kiiciik alt alanlardan olusur. Alt alanlar veya diger adiyla segmentler MLC ile
sekillendirilir ve herhangi bir operatér yardimi olmaksizin iist liste gelerek, sonugta
uniform olmayan siddete sahip bir demet olustururlar. MLC yapraklart bir

segmentten digerine hareket ederken X-1s1n1 uygulamasi devre disidir (28).

Dinamik IMRT (Sliding Window) Teknigi

Sliding Window tekniginde, IMRT tedavi plan1 tamamen dinamik MLC
hareketlerinden meydana getirilir. Plan birgok sabit gantri agilarindan olusur, fakat
acilarda herhangi bir alt segment bulunmaz. Step-and-shoot tekniginin aksine, alan
her acida tek bir segmentten olusur ve doz haritas1t MLC yapraklarinin siiregelen
hareketleriyle olusturulur. MLC yapraklarinin hiz1 degiskendir ve hareket esnasinda
X-151m1 uygulamast devam eder. Sabit bir doz hizi ile plan uygulanir. Bu teknikte
lifler aras1 aciklik siiresi alanda farkli aki siddetleri olusturacak sekilde kullanilan

algoritma tarafindan ayarlanir (28).

2.3.4. Goriintii Rehberliginde Radyoterapi (IGRT)

Image-Guided Radiation Therapy (IGRT) olarak bilinen ve 4-Boyutlu
radyoterapi olarak adlandirilan ve 06zellikle solunum ile hareket eden organ
tiimorlerinde solunum hareketlerini aktif olarak izleyerek es zamanl tedavi etme
teknigidir. Hasta Setup’1 veya hasta anatomisine bagli olarak fraksiyonlar aras1 hata
ya da fraksiyon sirasindaki hatalar1 en aza indirgemek i¢in dnemlidir. Bu yontemle
hasta yalnizca tedavi oncesinde degil tedavi sirasinda da goriintiilenerek 1sinlanacak

bolgedeki hatalarin 6niine gegilebilmektedir (20, 21, 24, 29).

2.3.5. Yogunluk Ayarh Ark Terapi (VMAT) Teknigi

Yogunluk ayarli arc terapi tekniginde, her yogunluk seviyesi i¢in birgok arc

kullanilir ve her arc birden fazla MLC segmentlerini icerir. MLC segmentleri gantri
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dongiisii boyunca dinamik olarak hareket eder. Planlar segment tabanli optimizasyon

yontemi ile optimize edilir (29, 30, 31).

Radyoterapinin temel amaci, normal dokulart maksimum koruyarak, istenilen
dozun hedef hacme verilmesidir. Bu amag¢ i¢in birgok teknik kullanilmaktadir.
Bunlardan birisi olan konformal tedavilerde farkli agilardan farkli enerji segenekleri
ile veya kritik dokular1 gormeyen agilar kullanilarak tedavi uygulanmasidir.
Konformal teknikte kritik organlar1 korumak i¢in kama filtreler ve koruma bloklari
kullanilarak diizensiz doz dagilimlar1 elde edilir. Fakat kama filtreler ve koruma
bloklar1 dogalar1 geregi pratik olmaktan ¢ok uzaklardi (32). Teknolojinin gelismesi
ile MLC ortaya cikmasi, hedef hacimlerin konformalitesi ve normal dokularin
korunmalar1 daha kolaylasti. Bu kolaylik tipik olarak 3Bkonformal tedaviler olarak
uygulamaya alindi. Bununla birlikte MLC’lerin alan igerisindeki hareketi ile her bir
piksel’deki farkli doz ayar1 yapabilmesi ile normal dokularin korunurken hedefte
homojen dozlarin olusumu kolaylasmistir. Bu gelismeler IMRT tekniginin gelismesi
ile kritik organ dozlarinin diisiisii ve hedef hacme diizgiin doz dagilimlar1 saglandu.
IMRT’yi konformal tedavilerden ayiran en biiyiik 6zellik tedavi alanin MLC’ler
yardimi ile tiimoriin seklini almasi ve optimizasyon yardimi ile verilmek istenen
dozu tam olarak hedefi kapsamasi ve normal dokulart koruyan dozlar

yaratabilmesidir (33).

IMRT uygulamalarindaki gelismelerle paralel MLC’lerin tedaviye olan
etkileri de artmistir. Bu MLC tekniklerinden ikisi “step-and-shoot” IMRT ve
“dinamic” IMRT. Step and Shoot tekniginde, MLC’ler 1sinlamadan once gereken
pozisyonu aldiktan sonra sabit kalarak i1sinlama yaparken, dinamic teknikte ise
MLC’ler 1simnlama esnasinda gereken pozisyonlara durmaksizin gecerek doz

dagilimlarini olustururlar.

VMAT, yogunluk ayarli alanlarin gantri rotasyonu ile doz verilmesi ilkesine
gore calisan ve genis Olciide kullanilmaya baglayan bir tekniktir. VMAT’ 1 IMRT’
tan farkli kilan durum, 1sinlama esnasinda gantrinin hasta ekseni etrafinda dongiisel
bir hareket ile donmesidir. VMAT’ in IMRT’ a gore en 6nemli istiinligii tedavileri
cok daha kisa siirede bitirebilmesi ve tedavi hizina bagl olarak hasta hareketinin en
aza inmesi ile artan tedavi kesinligidir. VMAT, dozu modiile ederken ii¢ degiskeni

kullanir. Bu degiskenler, MLC yapis1, gantry hiz1 ve doz rate’dir. VMAT, intensity-
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modulated arc therapy (IMAT)’1in bir modalitesi olarak ilk olarak 1995 yilinda Yu
tarafindan tanitilmistir. IMAT’ ta doz ve gantry hiz1 sabit tutularak hasta etrafindaki
hareketini tamamlar. IMAT, acisal doz hiz1 degiskenine sahip olmadig1 i¢in uygun
doz dagilimi igin birden fazla ark planina ihtiyag duyulmaktadir. Bu durumda,
yogunluk seviyelerinin sayisi, gantri arklarinin sayisina esittir ve doz seviyelerinin
¢cozlinlirliiglinii  arttirmak icin ark sayisini da arttirmak gerekmektedir. Buda
gereginden fazla tedavi zamani gerektirmektedir. IMAT den evrimlesen VMAT,
gantri hizina gére ve gantri hareketi esnasinda degiskenlik gosterebilen doz hizina
sahiptir. Buna bagl olarak bazi avantajlar ve dezavantajlara sahiptir. Bu avantajlar
arasinda, IMRT’ye gore daha kisa tedavi siirelerine sahipti. VMAT tedavi
siirelerinin IMRT tedavi siirelerine oranla %75-80 oraninda daha az bulunmustur (31,

30, 34, 35).

Tedavi siirelerindeki bu diisiis, hasta konforu ve sayisindaki artigla birlikte
daha dikkatli bir sekilde goriintii kilavuzlugunda tedavilerin yapilmasini saglayabilir.
Diger bir avantaj ise artmig MU etkinligidir. Bu sayede verilecek olan doz daha az
MU gerektirecek sekilde hastaya verilebilmektedir. Gosterilen iki avantaj sayesinde
genellikle hedef hacmin 1yi kapsanmasi kritik organ dozlarinin IMRT e gore daha 1yi
korunmasi seklinde sonug¢ vermektedir. VMAT 1n en ¢ok dikkat ¢ceken dezavantaji
ise IMRT e gore optimizasyon siirelerinin artmis olmasidir. Tekniklerin gelismesi ile

bu dezavantaj azalma gostermis olsa da tamamen ¢oziilememistir (36).

2.4. Lineer Hizlandiric1 (LINAC)

Giliniimlizdeki medikal lineer hizlandiricilarin da esasini olusturan ilk

mikrodalgali hizlandiricilar, 1948°de Ingiltere ve 1955°de Amerika’da kurulmustur.

Lineer hizlandirma, elektronlarin bir tiip boyunca yiiksek frekansli elektro
manyetik dalga (EMD) kullanilarak hizlandirilmasi islemine denir. Elektronlari
hizlandirma isleminde kullanilan EMD’ nin frekansi, 3000 MHz civarindadir.
Hizlandirilmis yiiksek enerjili elektronlar ile ylizeyel tiimorler; bir hedefe
carptirilarak olusan X 1sinlart ile de, derinde bulunan tiimoérler tedavi edilmektedir.

Lineer hizlandiriciyr olusturan boliimler 7 ana baslik altinda incelenebilir (Sekil 2.2).
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a) Gli¢ kaynagi, b) Modiilator, ¢) Elektron tabancasi, d) Magnetron veya Klystron,
e) Dalga kilavuzu, f) Hizlandirict tiip, g) Tedavi bashgi.

Gii¢ kaynagi, modiilator ve diger boliimlerde kullanilacak DC ve AC voltaj
olusturur. Modiilatérde bulunan, yiiksek voltaj, yiiksek frekans anahtar1 gorevini
goren, i¢i gaz dolu Thyratron tiipii sayesinde, mikrosaniyeler mertebesinde DC
pulslar olusturur. Bu pulslar, magnetron veya klystrona es zamanli olarak, elektron
tabancasima gonderilir. Magnetron, mikro dalga tireten, klystron ise mikrodalgay1
giiclendiren diizeneklerdir. Klystron ile magnetrondan daha fazla gii¢ elde edilir. 15
MeV’den biiylik enerjili elektronlar i¢in klystron kullanilir.

Magnetron veya klystrondan c¢ikan mikro dalgalar, dalga kilavuzu ile
hizlandirict tiipe gelir. Lineer hizlandirici tiipiinde olusabilecek iyonlar1 tutmak ve
bdylece daha once olusturulan vakumu saglamak icin iyon pompast kullanilir.
Vakum altinda hizlandirilan elektronlar, yaklasik 3 mm kalinliginda bir kalem demet
olustururlar. Bu demet saptirict miknatista 900 veya 2700 saptirilir. 2700 saptirilan
elektron demeti, elektron modunda dogrudan kullanilir. Uniform dagilim i¢in sagici
foil kullanilir (37, 38, 39).
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Sekil 2.2. Bir lineer hizlandiricinin sematik gosterimi

Lineer hizlandiricilar, diinyada kullanilan radyoterapi cihazlar1 arasinda
onemli bir yer tutmaktadir. Lineer Hizlandiricilar, yiiksek frekansli elektromanyetik

dalgalar1 kullanarak elektronlar1 dogrusal tiip boyunca hizlandiran cihazdir (29).
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Calisma prensibi kisaca su sekildedir: Modiilatérde depolanan elektrik akimi, bir
kontrol sistemi vasitast ile belli araliklarla (50 ile 200 Hz frekansinda) titresimin
olusturulacagi mikrodalga iiretegleri magnetron adi verilen kisma ve ayn1 zamanda
elektron tabancasina gonderilir. Titresimlerle es zamanli olarak 1sitilma yolu ile
metal telden (flaman) serbest kalan elektronlar, daha yiiksek kinetik enerjiye sahip
olabilmeleri icin elektromanyetik alan i¢inde hizlandirilirlar. Hizlandirilmis bu
yiiksek enerjili elektronlar genellikle yiizeysel tiimor tedavilerinde kullanildig: gibi,
elektronlarin tungsten gibi yiiksek atom numarali bir hedefe carptirilmalariyla elde
edilen bremsstrahlung X-iginlari da derine yerlesmis tiimor tedavilerinde kullanilir
(29). X 1sinlart enerjisi heterojen oldugu igin, x-151n1 tiipii boyunca uygulanan voltaj
ile tUretilmis olmasindan dolayr mega volt (MV) olarak tanimlanir. Yiiksek enerjili
lineer hizlandiricilarda sagilan 1sinlar azdir ve doz maksimum noktasi daha
derindedir. Bundan dolayi cilt daha az hasar goriir (cilt koruma etkisi). Ayrica lineer
hizlandiricilarda yar1 golge (penumbra) 1sin eksenine dik bir diizlem boyunca,
merkezi 1sindan uzaklastikca Ozellikle de alan kenarlarma yakin bdlgelerde,
radyasyon kaynagina olan uzakligin artmasi ve sacilan i1sinlarin doza katkisinda
azalma olmasi nedeniyle, dozda bir azalma meydana gelir. Alan kenarlarinda
meydana gelen bu doz azalmasi penumbra olarak tanimlanir. Yiiksek enerjilerde
penumbra daha azdir ve alan kenarlarinda daha keskin doz diisiisleri goriiliir. Bunun
nedeni lineer hizlandiricilarin, ¢ap1 yaklasik 2 mm olan sanal kaynak boyutuna sahip
olmas1 ve enerjilerinin yiiksek olusudur. Baska bir stiinliigii de daha yiiksek doz
hizlarina (dakikada 1-10 Gy) sahip olmalaridir. Bu sayede daha kisa tedavi
stirelerinde yiiksek dozlar verilebilir. Lineer hizlandirici, hastanin dogru yerlesimi
i¢in yatay, dikey ve donme hareketleri yapabilen bir tedavi masasina sahiptir. Lineer
hizlandirict da radyasyon demetini iireten cihazlar Gantry ve Stant i¢ine monte
edilmistir; stant sabittir ve gantriyi pozisyonunda tutar; Gantry, hastada hedeflenmis
farkl1 acilardaki demetleri olusturabilmesi i¢in hasta etrafinda 360° donme
yetenegindedir. Kolimatoérler gantrinin bitim noktasina i¢cten monte edilmistir ve

kolimatorlerin boyutu ve agis1 ayarlanabilmektedir.
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2.4.1. Cok Yaprakh Kolimator (MLC)

RT alami icindeki saglikli dokularda olusabilecek komplikasyonlar, RT
etkinligi icin en 6nemli kisitlayicilardan sayilir. Bir¢ok organ (spinal kord, tiikiiriik
bezleri, akciger ve gozler 6rnek olarak verilebilir) radyasyon hasarina karsi oldukca
duyarlidir ve RT planlamasi sirasinda korunmasi igin 6zel énem gerektirir. Genel
olarak tedavi planlar1 yapilirken, saglikli dokunun aldig1 radyasyon dozu en aza
indirilirken, tiimoriin olusturdugu hedef hacme yeterli radyasyon dozunun tamaminin

verilmesi amaglanarak, uygun doz dagilimi optimize edilir (40).

Koruma bloklari, atom numarasi yiiksek olan kursun, cerrobend gibi kolay
eriyebilen maddelerden yapilirlar. Baslangigta sekillendirilmis alasim bloklarin
yerine kullanilan ¢ok yaprakli kolimatériin (Multileaf Collimator [MLC]), zamanla
yogunluk ayarli tedavi alanlar1 i¢in de kullanilan 6nemli bir cihaz oldugu kabul
edilmektedir. MLC, tiimore gore sekil alma ve riskli organlarin korunmasinda hizli
uygulama sunmaktadir. Cok sayida, yaprak olarak adlandirilan kolimatér blogundan
olusur. Alan sekillendirme islemi bilgisayar kontrolii ile otomatik olarak yapilir.
MLC sayesinde foton demetleri i¢in diislik bir gegirgenlik elde edilmektedir. MLC
icin temel olarak ti¢ farkli yerlesim sekli vardir; i¢, merkezi ve dis yerlesim bigimleri

Sekil 2.3 de gosterilmistir (41, 42).
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Sekil 2.3. Varian Millenium MLC120 Multi Lif Kolimator

Bloklarin sekillendirilmesi ugrastirict ve zaman alicidir, blok yapimi
esnasinda zehirli gazlar olustugu icin blok dokiim odalarinda yeterli havalandirmaya,
tedavi stiresince saklanmasi i¢in 6zel mekanlara ihtiya¢ vardir. Her farkli alan i¢in
bloklarin monte edilmesi zaman alir, teknisyenlerin is yiikiinii arttirir. Bloklarin

agirliklar1 nedeniyle, lineer hizlandirici kafasina monte edilmesi sirasinda
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diisiiriilmesi gibi nedenlerle hasta ya da tekniker i¢in tehlike olusturmasi da soz
konusudur. MLC ile alanin sekillendirilmesi ¢ok kisa siirede yapilir. Laboratuara
veya is alanina, havalandirmaya, blok depolama alanlarina ihtiya¢ yoktur. Alan sekli
bilgisayar ile otomatik olarak hazirlanir, boylece hem zamandan ve is giiciinden
tasarruf saglanmig olurken, hem de hata payr en aza indirilmis olur. Hastaya &zel
olarak olusturulmadigr i¢in ek bir maliyet getirmez. Cerrobend bloklarin yerine
konformal tedavilerde bile kullanilan MLC' nin ¢6ziniirliigi lif inceligiyle artar, blok

kadar diiz kenarlara sahip olmasi i¢in bir¢ok ince yapraga ihtiyaci vardir (40).

MLC' nin genel olarak ii¢ kullanim sekli vardir. ilk olarak geleneksel blok
kullanimi yerine alan sekillendirmesinde, istenen bir alan sekli i¢in ayarlar bilgisayar
dosyast olarak saklanir. Dosyalar belirli alanlarda her bir hasta i¢in kullanilabilecek
cerrobend bloklara benzetilerek olusturulabilir. ikinci kullanim seklinde ise;
konformal tedavinin siirekli gantri doniisii ile uygulanmasi sirasinda, 151n goziinden
bakis ile hedef yapiyla eslestirilmesini saglamak i¢in X-1sinmin sekillendirilmesi
gerekir. Bu da gantri hareketi boyunca MLC' nin, gantri hareketinin fonksiyonu
olacak sekilde ¢ok sayida farkli sekil almasii gerektirir. MLC kullaniminin tigiincii
seklinde, lif hareketleri 1s1nlama sirasinda da devam ederek ayni demet ig¢inde farkli
yogunlukta 1ginciklar olusturma prensibine dayanir. Cok sayida sabit agili alanlar ile
ya da gantri doniisii sirasinda hareketli bir kompansator filtre etkisi olusturmak i¢in

kullanilabilir (40).

MLC' de bir lifi tanimlamak i¢in; lifin kalinlig1, uzunlugu, yiiksekligi, yani ve
sonundan bahsedilir (Sekil 2.4).

Lifin kalinligi: Isinin gelis yOniine ve yapragin hareket yoniine dik olan

kismudir, olabildigince kii¢iik olmalidir.
Lifin uzunlugu: Lifin hareket yoniine paralel olan kismudir.

Lifin yiiksekligi: Lifin gelen 151na paralel olan yiizeyidir. Isin gecirgenligi i¢in

belirleyicidir.
Lifin sonu: Lifin tanimlanan alan igerisine giren kismidir.

Lifin yan:: Bir lifin diger lif ile temas eden yiizeyidir.
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Sekil 2.4. MLC' de tek bir lifin sematik gosterimi

Lifler radyasyonun gelis yoniline dik olarak monte edilmistir. Aralarindaki
stirtinmenin azaltilmasi igin lif, yan tarafindaki diger liften kiiciik bir bosluk ile
ayrilir. Komsu lifler arasindaki bu bosluktan radyasyon sizmamasi ig¢in her lifin
ortasinda bir yan (side) vardir. Bu sayede lifler i¢ ice gecerler ve radyasyon
sizintisini engellerler. Karsilikli liflerin ¢arpigsmasini 6nlemek i¢in arasinda minimum

bosluk olmalidir.

2.5. Bilgisayarh Tomografi (BT) Cihaz1

Bilgisayarli tomografi (BT), kolime edilmis X-1s5in1 kullanilarak incelenen
objenin kesitsel (tomografik) goriintlisiinii olusturan bir yontemdir. Yunancadaki

Tomos (kesit) ve graphia (goriintii) kelimelerinden tiiretilmistir.

Bilgisayarli tomografi fikri 1963 yilinda Cormak tarafindan ortaya atilmis ve
radyolojide yeni bir yol agmistir. Bilgisayarli tomografi ile ilgili ilk basarili klinik
uygulamalar 1967 yilinda G.Hounsfield tarafindan gergeklestirilmis ve 1971 yilinda
hastanelerde uygulamaya baslamis olup, giinlimiizde en ¢ok kullanilan goriintiilleme
tekniklerinden bir tanesi olmustur. BT sistemi genelde dort par¢adan olusmaktadir.

Bunlar; gantri, X-1s1n tiipii, dedektor dizisi ve hasta yatagidir (Sekil 2.5) (43).

Gantride karsilikli olarak yerlestirilmis X-1s1n tiipli, hasta yatagi cevresinde
donme hareketi yaparken bircok acida elde edilen goriintiiler, kesit goriintiilerinin

olusturulmasinda kullanilir (43).
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Sekil 2.5. X-1sinlar1 hastadan gectikten sonra detektorlerde detekte edilmesi (43).

Bilgisayarli tomografi (BT) ise tibbin hizmetine girdigi 1970'li yillardan beri
akciger ve mediasten hastaliklarinin teshisinde biiyiik etki yaratmistir. Cok kesitli BT
sistemlerinin yaygin kullanima girmesiyle yapilan BT incelemelerinin sayisinda da
artis olmustur. Cok kesitli BT sistemleri, BT' nin tanisal potansiyelinde bir devrim
niteligindedir. Saglanan teknolojik gelismeler sonucu giiniimiizde giderek daha hizli,
daha yiiksek goriintii kalitesine sahip BT sistemleri iiretilmektedir. Bu hizh
sistemlerin sagladig1 "izometrik" goriintiileme ile BT, klasik taniminda oldugu gibi
"aksiyel kesitsel" bir goriintiileme yontemi olmaktan ¢ikmis, ii¢ boyutlu ve ¢ok planli
(multiplanar) bir goriintiileme yontemi haline gelmistir. Bu sistemlerle tek bir nefes
tutma siiresinde tiim viicudu taramak, daha ince kesitler almak, multifazikdinamik
incelemeler yapmak olanakli hale gelmistir. Goriintiide bozulmaya yol agan hareket
artefaktlari hizli sistemlerle daha az siklikta goriilmektedir. Bu sistemler kullanilan

kontrast madde miktarinin da azaltilabilmesini saglamaktadir (44).

Bilgisayarli tomografi (BT) kolime edilmis X 1s1n1 kullanilarak incelenen
objenin kesitsel goriintiisiinii (tomografik) olusturan bir goriintiileme yontemidir. BT,
kesit seklinde goriintii aldig1 i¢in konvansiyonel rontgende oldugu gibi yapilarin {ist
iiste binmesini Onler. Bununla birlikte kolimasyon nedeniyle sagilma minimale
indirilerek doku yogunluk farkliliklarinin ¢ok daha belirgin bir hale gelmesini saglar.

Elde edilen kesit goriintiileri (transvers) birlestirilerek iic boyutlu goriinti
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olusturulabilir. Bu ii¢ boyutlu goriintiiden sagittal ve koronal kesitler elde
edilebilmektedir.

Temelde dar bir demet veren X 15101 tiipii ile hastanin karsisindaki radyasyon
detektorii beraber hareket ederek tarama yapmaktadir. Isinlama sirasinda X-1s1n1 tiipii
hasta etrafinda donerken, es zamanli olarak donen detektérde hastadan ¢ikan
radyasyon Olglilmektedir (Sekil 2.6). Bu X 1sm1 detektorii iyon odasi veya yari
iletken diyot olabilir (44, 45).

Z-151m tapu

detektér

Sekil 2.6. X 1g1n1 tiipii ve hastadan ¢ikan radyasyonu dlgen detektor

BT’de goriintliniin resim elementlerinden (piksellerden) olusan bir matrisi
vardir. Dijital gorlintiiyii olusturan en kiiglik resim hiicresine piksel denir.
Gilintimiizdeki cihazlarda matris sayisi1 genellikle 1024x1024°diir. Her piksel se¢ilen
kesit kalinligmma goére bir hacme sahiptir. Segilecek bu kesit kalinliginin piksel
ylizeyiyle ¢arpimi sonucu ortaya ¢ikan hacme voksel ad1 verilir. Her voksel farkli bir
atentiasyon (bir ortamda ilerleyen dalgalarin sag¢ilma ve sogurulma sonucu
ugradiklar gii¢ kaybini ifade eder) katsayisina sahiptir. Kalinlig1 olan y bir hastanin
icinden gegen X 1sminin gegirgenligi (transmission), biitiin voksellerin ayni

atenliasyon katsayisina sahip oldugu farz edildiginde;
I=1e ™™ (2.1)

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

bir¢ok vokseli olan bir hasta i¢in X 151n1 gegirgenligi ise
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=2 X = = (MyXg + HoXy + 0+ ppxy) ise (2.2)

1= e ZWixi (2.3)
seklindedir. Buradan fraksiyonel geg¢irgenlik
I/ 1ye~ 2w (2.4)

olarak hesaplanir. Tek bir gegirgenlik Olclimiiyle ayr1 ayri ateniiasyon katsayilari
belirlenemez. Ciinkii fraksiyonel gegirgenlik esitliginde p;’ nin ¢ok fazla bilinmeyen
degeri vardir. Fakat X 1511 kaynaginin ve detektdriin farkli oryantasyonlarindan
(Sekil 2.7) elde edilen goklu X 1511 gegirgenligi ayr1 ayri ateniiasyon katsayilarinin
hesaplanmasina olanak saglar. Hesaplanan attenuasyon katsayilari BT sayisiyla
iligskilendirilir. BT sayis1 -1000 ile +3000 arasindadir. Hava esdegeri ortamlarin BT
sayist -1000 civarida iken kemik yapilart BT sayist +1000 civarindadir. Metal
implantlarin BT sayis1 ise +3000“e kadar ¢ikmaktadir. BT nin 1967 yilinda ilk
basarili klinik uygulamalarin1 gergeklestiren Godfrey Hounsfield“in anisina BT

sayis1t Hounsfield Unit olarak adlandirilir. Hounsfield Unit (HU):

HU =‘%x1000 (2.5)

olarak hesaplanmaktadir. Burada p; ilgili vokselin attenuasyon katsayis1 iken
Kgssuyun atenliasyon katsayisidir. Hounsfield numarasi suyun sogurma katsayisindaki
%0,1"lik degisimi vermektedir. Sistemin yapacagi son islem Hounsfield sayisina
gore sayisal degerler almis vokselleri, aldiklari sayilara uyan siyah, beyaz ve aradaki
gri tonlarla boyamaktir. Bunun i¢in art1 ucu beyaz, eksi ucu siyah olan gri bir cetvel
kullanilir (gri skala). BT numarasi, gri skalaya doniistiiriilerek goriintii meydana

gelmektedir (28, 45).
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Sekil 2.7. Hounsfield 6lgegi ve X 1s1n1 tiipii ile detektoriin farkli oryantasyonlari

HU, atentiasyon katsayistyla iliskilendirildigi icin, Sekil 2.8’ de gosterildigi
gibi elektron yogunlugunu tahmin etmek miimkiindiir. Radyasyon fiziginde elektron
yogunlugu hacim basma elektron sayisi olarak tanimlanir. Radyasyonun bir
malzemeden gegerken transfer ettigi enerji o malzemenin elektron yogunlugu arttik¢a
artig  gosterir. HU, elektron yogunluguyla iliskili olmasina ragmen, doku
yogunluklarinin tim araliginda lineer degildir. Bunun da sebebi dokularin atom

numaralarindaki degisikliklerdir (28, 45).
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Sekil 2.8. HB ve elektron yogunlugu arasindaki iliski
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RT tedavi planlamasinda BT bilgileri iki 6nemli amag¢ i¢in kullanilir: (a)
ekstenal konturla iligkili olarak hedef hacmin ve c¢evresindeki kritik yapilarin
cizilmesi ve (b) doku inhomojenite diizeltmesi i¢in nicel veri (BT sayilar1 seklinde)
saglanmasi. Yiizey konturunun, i¢ yapilarin ve hedef hacmin dogru ¢izilmesi sadece
bir tedavi teknigini optimize etmek i¢in Onemli degildir, ayn1 zamanda doz

dagiliminin dogru hesaplanmasi i¢in de 6nemlidir (29).

Tedavi uygulanacagi cihazin mekanik ve dozimetrik dlgiimlerinin kontroliinii
iceren testlerdir. Bu testler kapsaminda cihazin hem mekanik O6l¢limleri yapilmali
hem de doz verimi kontrol edilmelidir. IMRT teknigi kullanilacak ise bu testlere ek
olarak cihazin verdigi dozun dogrusalligina, diisiik monitor tnitelerde (MU) profil ve
simetri degerlerinin limitler i¢inde olup olmadigina da bakilmasi gerekmektedir.
Yogunluk ayarli radyoterapiye gecis asamasinda yapilmasi gereken bir takim
mekanik testler vardir. Bunlar gantri, kolimatdr ve masa doniisii ile ilgili kalite
kontrol testleridir. Isinlanan filmlerin esmerkezinde olusan dairenin ¢api, AAPM

Task Group 142 raporuna gore 1 mm tolerans limitleri icerisinde olmalidir (46).

2.6. Hasta Tedavi Planlarinin Dozimetrik Kalite Kontroli

IMRT tedavilerinin kompleks olmasi nedeniyle planlama sonrasinda hastaya
aktarimindan once planin tedavi planlama sisteminde planlandigr gibi cihaza
aktarimiin basarili  bir sekilde gerceklesip gerceklesmediginin arastirilmasi
gerekmektedir. Bunun i¢in ise her bir hastanin plan1 fantom {iizerine aktarilir. Hasta
planinin dozimetrik dogrulanmasi ise birden ¢ok noktadan veya elde edilen doz aki
haritasinin tiimiinden doz dogrulamasi yapmak {izerine kuruludur. Amag, dlgiilen doz
dagilimi ile tedavi planlama sisteminden elde edilen doz dagiliminin uygun
olmasidir. Bu uygunlugu belirlemek icin gelistirilmis 1, 2 ve 3 boyutta 6l¢iimler

alabilen birgok dozimetrik ekipman bulunur (28, 47).

IMRT ve VMAT uygulamalarinda kompleks sekilli hedef voliimlerde yiiksek
dozlara ¢ikilmaktadir. Bu yilizden tedavi dogrulugu konvansiyonel ve konformal
tedavilere gore daha oOnemlidir. IMRT ve VMAT uygulamalar1 bir¢ok kriteri
icerisinde bulunduran kompleks hesaplamalar gerektiren yontemlerdir ve basit el

hesaplariyla plan dogrulamasi tedavi dogrulanmasi i¢in yetersizdir. IMRT ve VMAT
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uygulamalarinda; Kalite Kontrol (Quality Assurance (QA)), iyon odalari, TLD,
MOSFET dedektor, elektronik portal goriintiileme (EPID), diyot dedektorler,
radyografik veya radyokromik film kullanilarak tedavi dozimetrik dogrulamasi

yapilmalidir (48).

Dogrulama isleminin rutinde kullanilabilmesi i¢in bu islemin efektif, ucuz ve
hizli olmast gerekir. IMRT Kkalite giivenilirligi; dozimetrik IMRT ve VMAT
dogrulamasi, ters planlama algoritmasinin kontrol edilmesi, tedavi cihazinin MLC lif

hiz1, MLC pozisyon dogrulanmasi gibi kontrollerini icermektedir.

IMRT ve VMAT doz dagiliminin direk 6l¢iimii, hesaplanan doz dagiliminin
kontrolii icin su anda en cok kullanilan ve mevcut olan tek sistemdir. Islem tedavi
planlama sistemi tarafindan hazirlanan 6zel fantom planiyla baslar. Bu planda doz
dagilim haritasi, 151n enerjisi, MU degerleri, gantri acilar1 ve hasta tedavi plani igin
secilmis diger parametreler fantomun BT goriintiisii {izerine uygulanir. Fantom bu
plana gore tedavi cihazinda 1sinlanir. Olgiilen doz veya doz aki haritasi ile TPS’den
alman 1ilgili veriler karsilagtirilir. Bilinmesi gereken temel nokta hicbir fantom
hastanin anatomisine bire bir uymayacagindan oOl¢liimler mutlak dogruyu asla

vermeyecektir.

Olgiimlerin basarisi; eldeki dozimetrik ekipmanlara, uygulamadaki insani
hassasiyete ve hasta geometrisine baghdir. IMRT ve VMAT tedavi planlarmin kalite

kontrolleri ti¢ farkli yontemle yapilabilir:

Birinci yontemde; hasta tedavi planinda kullanilan gantri agilar1 6zel fantom plani
tizerinde birebir uygulanir, bu 6l¢timler biitiin 1sinlamalara baglidir ve dozlar, biitiin

1sinlardan yansimalar icerdiginden, bilesik olarak kabul edilir.

Dozimetrik cevaplari iyi bilindiginden, iyon odalari tercih sebebidir ancak tek
bir noktadan doz Ol¢meleri ve sonuglar1 aktif hacimlerinin bir ortalamasi olarak
vermeleri iyon odalarimin en bilyiik smirlandirict 6zellikleridir. Iyon odasmin
konumu diisiik doz degisimli bolgeye denk geldiginde, hacmi biiylik dahi olsa,

belirgin hatalar gzden kagabilir.

Ikinci ydntem ise; fantom iizerine biitiin 1sinlar tek bir gantri acisindan verilir
ve her bir 1s1n i¢in bagimsiz dozimetrik ekipmanlar kullanilabilir. Bdylece,

dogrulama 151n merkezli olur ve degerlendirme her bir 151n i¢in ayr1 ayr1 yapilabilir.
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Burada daha fazla dozimetrik opsiyon bulunur fakat uygulama ve degerlendirme
birinci yonteme kiyasla daha zor olabilir. Uygulamada sistem gayet basit bir sekilde,
doku esdegeri kati-su fantomu, belirli bir derinlie konulmus dozimetrik ekipman
(film, iyon odasi, vb.) ve geri sagilma i¢in kullanilan ekipmandan (genellikle kati-su
fantomu) olusur. Birinci yontemdeki gibi, dl¢timler genellikle iyon odasi ve filmler
ile alinir, ancak 151 bazli degerlendirme yapilirsa, sonuglar ¢ok daha karmasik bir
hal alir. Ornegin; bir 1s1nda %35°lik bir hata tespit edildiyse, bu sonucun biitiin plan
icin etkisi kestirilemez. Ayrica, bu yontem ile kritik organ dozlarini 6lgmek, biitiin
isinlar se¢ilmis tek bir gantri agisindan uygulandigindan miimkiin degildir. Bu
yontem; sifir derece gantri agisi i¢in yapilir ve plan bir biitiin olarak degerlendirilirse,
uygulama kolaylig1 saglar ancak eger uygulayici bu yontemi kullanacaksa, kendi
kriterlerini belirlemelidir. Bu iki yontemin ortak zayifligi hatalarin potansiyel
kaynaklarmnin tespit edilmesi iizerinedir. Ornegin; hastanmn dis yiizeyi biiyiik bir
tedavi hatasina sebep olabilse de, tedavi planlama sistemi, plani fantom igin tekrar
hesaplamaktadir ve fantom planinin dozimetrisi TPS ile tutarhilik gosterse dahi
aslinda biiyiik bir hata gézden kagiriliyor olabilir. Bu yiizden, bu potansiyel sorun
kaynaklarim tespit etmek adina en etkili yontem, hasta tedavi planinin dikkatlice

gbzden gegirilmesi ve Olclimlerin hasta geometrisinde (6r, ayn1 SSD) alinmasidir.

Ucgiincii ve son ydntem ise; kullanilan dozimetrik cihaz, fantom veya hastanin
otesine ya da fantom kullanilmaksizin izomerkezin iizerine konulur. Olgiim cihazlari
olarak portal goriintiilleme cihazlar1 ya da diyot dedektor sistemleri kullanilir. Bu
Olciim yontemini kullanmanin iki yolu vardir. Doz EPID ya da fantom i¢in
hesaplanir. Olgiilen ve tedavi planlama sisteminden alman dozlar karsilastirilir
degerlendirme buna gore yapilir. Birinci ve {i¢lincii yontemde yapilan dlgiimler daha

gercekeidir (49, 50, 51).

2.7. Literatiir Ozetleri

Ahnesj6,(1994) yilinda yaptig1 bir calismada, 6zellikle kiigiik alanlarda 6nem
tastyan, diizlestirici filtre ve primer kolimatdriin, verim fotonlarina %12 oraninda

katki sagladig1 bulunmustur (52).
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Jordan ve Williams 1994 yilinda yaptig1 calismada, yapraklar arasi sizintiyi
azaltmak icin MLC’ler T&G seklinde diizenlendigi ve MLC’lerin radyasyon
onkolojisine girisiyle bir¢ok avantaj saglandigimi  bildirmistir. MLC’ler
konvansiyonel bloklar ile yer degistirdiginde, blok hazirlama islemi elimine edildigi,
ayn1 zamanda radyoterapistlerin, blok hazirlama ve hasta hazirlama zamaninda blok

tagirken harcadiklar giiciin azalmis oldugu sdylenmistir (53).

Chui ve ekibi 1996 yilinda yaptig1 ¢alismada, MLC’ nin pozisyonel hatasinin
alan icindeki tim doz dagilimina etki edecegi bulunmustur. Bloklar ile MLC’ler

arasindaki en biiyiik fark bu olarak goriilmiistiir (54).

Liu ve ekibi tarafindan 1997 yilinda yapilan bir ¢alismada, sonuglar foton
bilesenlerinin primer fotonlar ve sagilan fotonlardan olustugunu gdstermistir. Sagilan
fotonlarin %11-16 oraninda primer kolimatdrden kaynaklanirken, diizlestirici filtre

katkisinin da %70 oraninda oldugunu belirtilmistir (55).

Webery ve arkadaslarinin 1997 yilinda, yaptigi bir ¢aligmada yiiksek atom
numarali build-up basliklar ve mini fantomlar kafa sagilmasi i¢in karsilastirilmistir.
Yeterli genislikte duvar kalinligina sahip kursun ve piring basliklar ile iyon odasina
esdeger (grafit) materyallerden yapilmis basliklar karsilastirilmistir. Ayrica silindirik
ve kare materyallerle karsilastirilmis. 3x3 — 40x40 cm? alan boyutlarinda, 4, 6, 10 ve
18 MV foton enerjilerinde ¢alisilmistir. Sonuglara gore, kursun ve piring basliklarin,
genis alan boyutlar1 ve yiiksek foton enerjilerinde grafit basliga gore oldukga farkli
oldugu bulunmustur. Diisiik enerjilerde ise bir fark goriilmemistir. Mini fantom ve

grafitler arasinda da fark bulunmamustir (56).

LoSasso ve ekibi 1998 yilinda, yapraklar arasi sizintiy1 yaklasik olarak %2.7
oraninda bulmustur. Birgok TPS’in ortalama yaprak sizintisini1 barindirdigi, ¢linkii
MLC’lerin fiziksel karakteristikleri sistemde modellenmedigi, ayn1 zamanda T&G

dizayninin da modellenmemis oldugu belirtilmistir (57).

Sharpe ve ekibi 2000 yilinda, kiiclik alanlarda verim faktorlerinin (OF)
bulunmasi gerektigini bildirmis ve 1x1 cm? den 15x15 cm? alan boyutlarina kadar
arastirmis. Bu arastirmada mini fantom kullanmis. Kiiciik alanlarda mini fantomu
tamamen kapsamak zor oldugu i¢in uzaklastirilmig SSD kullanimimin gerekli

olabilecegini sdylemistir (58).
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Budgell ve ekibinin 2000 yilinda yaptigi ¢aligmaya gore ise, MLC’lerin
pozisyonsal farkinin kaynaginin kalibrasyondan kaynaklandigi bulunmustur. Eger
kalibrasyon =1 mm ig¢inde yapildiysa £1.1 mm pozisyonel dogruluk kabul edilebilir.
Fakat IMRT tedavisinde bu limit degeri +0.2 mm ic¢inde olmasi gerektigi
sOylenmistir. Ayn1 ekip verim faktdriiniin (OF) alan boyutuna bagli olmasi sebebiyle,

MLC’ nin kalibrasyonunun bu anlamda da 6nem tasidig: bildirilmistir (59).

Haryato ve ekibinin 2001 yilinda yaptig1 bir ¢alismada, yaprak kenarlarinin
dizaymi sebebiyle T&G etkisi arastirilmis. Olgiimler, Elekta Sli-plus hizlandirici ile
yapilmustir. Sonuglara gore karsilikli MLC kesisim yerinde bu etkiden dolay1 dozda

%21,9 - %34 oraninda bir azalma goriilmiistiir (60).

Laub ve Wong’un 2003 yilinda yaptigi bir calismada, kiigiik alan
Ol¢iimlerinde kullanilan detektorler karsilagtirilmistir. 0,6 cc iyon odasi ile yapilan
IMRT alan 6l¢iimleri ile TPS hesaplar1 karsilastirilmis ve %6 fark bulunmustur. Ayni
islem hacmi kiigiik (0,015 cc) pinpoint iyon odasi ile yapildiginda, %2’ den kiigiik
farklar bulunmustur (61).

Ezzel ve ekibinin 2003 yilinda yaptig1 calismada IMRT degerlendirilmesinde
kabul smirlart belirlenmistir. Diisiik gradyent - yiiksek doz bolgesinde, film
dozimetri ile %5 1yon odasi ile %3 sinir olarak verilirken, yliksek gradyent - diigiik
doz bolgelerinde, hesaplanan ve 6lglim arasi fark %10 veya daha fazlaya ulasmistir.
Bu sebeple boyle bolgelerde durumun klinik olarak degerlendirilmesi gerektigi

vurgulanmstir (62).

Allen ve ekibi (2007) smirlt alan IMRT teknigini tanitarak tiim hemitorasik
kaviteyi iki alana bolmiis ve kars1 akcigerin oldugu seviyelerdeki IMRT alan agilarini
sinirlamistir. Bu teknik sayesinde karsi akciger MLD, V5 ve V20 oranlarini istenen
seviyenin altina diisiirmiistiir, ancak bu bir dozimetrik ¢alisma olup hasta tedavi

edilmemistir (63).

Jang ve ekibi tarafindan 2008 yilinda yapilan ¢alismada Pinnacle sistemi ile
yapilan planlamalarda 10Gy altinda alan voliim hesaplamalarinda %?25’lik hatalar
bildirilmistir Bunun en 6nemli nedeni dogrunun multilif kolimatdrlerden sagilan

dozlardir. Bu nedenle 6zellikle MPM hastalarinda ameliyat sonrast RT uygulamasi
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yapilirken diisiik doz voliimiiniin saglikli olarak hesaplanabilmesi i¢in Monte-Carlo

veya AAA gibi komplike ve sofisitike algoritmalar kullanilmasini belirtmistir (64).

Sterzing ve ekibi tarafindan 2008 yilinda yapilan c¢alismada, teknolojideki
gelismeler sayesinde EPP sonrasi hemitorasik IMRT de de gelismeler saglanmasi
miimkiindiir. Bunlara ilk 6rnek helikal tomoterapidir (HT). HT giinlik mega-voltaj
BT rehberliginde uygulanan bir IMRT teknigidir. HT ile tedavide 1sinlama sirasinda
gantry ve masada kesintisiz ve senkron hareket saglamak miimkiindiir. 51 farkl
gantry acist kullanarak miikemmel doz dagilimi saglamak miimkiindiir. HT ile linak
tabanli IMRT’ e gore daha konformal bir doz dagilimi saglamanin miimkiin oldugu

gosterilmistir (65).

Andrae 2008 yilinda yaptigi ¢alismada modern radyoterapide kullanilan en
yaygin tekniklerden biri dur-ve-iginla (step and shoot “sMLC”) IMRT’dir. Bu
teknigin dogrulugu alan boyutuna giiglii bir sekilde baghdir. Sc, Scp degerleri ve 151n
profilleri dl¢iilmiistiir. Yapilan karsilastirmalarda TPS, ve iki iyon odas1 arasinda 2x2
cm?den biiyiik alanlarda tam bir uyum bulunmustur. 2x2 cm?den daha kiiciik
alanlarda, kaynak karakteristigi ve kolimatorlerin kalibrasyonu ayrica 6nem kazanir.
Calismada, boyle kiiciik alanlarin 6lgiildiigli detektorlerin hacmi ve yiikli parcacik

dengesinin kaybi ayrica goz 6niinde bulundurulmasi gerektigi belirtilmistir (66).

Jonathan ve ekibi tarafindan 2009 yilinda bir diyot temelli array
(MapCHECK) ve diger bir iyon odasi temelli array (MatriXX) IMRT Ool¢timleri
alinmistir. Bu sonuglar farmer tip iyon odasi ile alinan 6l¢timler ile karsilastirilmis.
Degerlendirme gama analizine gore ( %3,3mm) yapilmis ve sonuglar %1’ in i¢inde

bulunmustur (67).

Scorsetti ve arkadaslari tarafindan yapilan ¢alismada voliimetrik ark tedavisi
(Rapid Arc) kullanilarak yapilan bir dozimetrik ¢alismada da normal IMRT ile
yapilan tedavi planlamasina gore daha diisiik akciger V20 oranlarini yakalamak
miimkiin olmustur, ayn1 zamanda bu hastalar i¢in ¢ok 6nem arz eden makinede

kalma stireleri de kisalmistir (68).

Chen ve arkadaslar1 tarafindan yapilan bir c¢alismada, BT (Computed
Tomography) uygulamalarinda doz hesaplamalar1 i¢in Monte Carlo hesaplama

yazilimi kullanilmigtir. Calismada Monte Carlo yazilim paketi kullanilarak iig
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boyutlu olarak dozun hizli olarak hesaplanmasini saglar. BT 6zel uygulama
alanlarinda herhangi bir tiirii i¢in pratik bir arag olarak kullanilabilecegini belirtmistir

(69).

Erden tarafindan 2014 yilinda yaptig1 calismada 10 prostat hastasinin IMRT
ve VMAT tedavi planlarinin hedef hacim ve kritik organ dozlarini1 karsilastirmak ve
hasta QA planlarin1 olusturarak cihazda isinlayip doz aki haritalarini gama analiz

yontemiyle degerlendirmistir (70).

Baslangic 2014 yilinda yaptig1 ¢alismada, 20 erken evre kiiglik hiicreli dis1
akciger kanseri hastasinda (KHDAK) inhomojen bolgelerde daha iyi hesap yapma
ozelliginde olan Acuros XB algoritmasi kullanilarak, RTOG 0915 protokoliiniin
fiziksel kabul kriterlerine gore SBRT tedavi planlamalar1 yapilmistir. Planlamalar,
VMAT ve konformal ark teknikleri kullanarak 6MV diizlestirici filtreli (FF) ve
filtresiz (FFF) enerji modlarini kullarak belirlemistir (71).

Yazkan ve ark. 2016 tarafindan yapilan ¢alismada, bilgisayarli tomografide
akciger kanserinin histopatolojik alt tipleri, anatomik dagilimi ve maksimum
standardize tutulum degeri arasindaki iliski arastirilmistir.  Yapilan bu
caligmadayerlesim yerine gore akciger kanseri alt tiplerinin yorumlanmasinda
pozitron emisyon tomografisi/bilgisayarli tomografinin yarar1 hakkinda yapilan ilk

calisma oldugu belirtilmistir (72).

Bu ¢alismada, lokal ileri evre akciger kanseri tanili 20 olguya ait bilgisayarl
tomografi (BT) goriintiileri {izerinden ARIA veri aktarma sistemi kullanilmistir.
Eclips ekonturlama ile IMRT ve VMAT teknikleri ile hedef hacim ve kritik organlar
acisindan degerlendirilmistir. Elde edilen bulgular dahilinde tedavi planlamalar

yapilmas1 amaglanmaistir.
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3. MATERYAL VE YONTEM

Bu c¢alisma Ankara Numune Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon
Onkolojisi Kliniginde tedavi gérmiis ve tedavi siireci bitmis 20 akciger kanseri
hastasinin planlama verileri, klinikte bulunan cihazlar ve dozimetrik sistemler

kullanilarak gerceklestirilmistir.

3.1. Cahismada Kullanmilan Gerecler

Bu calismada kullanilan ara¢ ve gerecler asagida belirtilmistir.

1. GE BrightSpeed16™ Bilgisayarl1 Tomografi Cihaz1
2. Varian Trilogy Cihazi
3. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi (TPS) (Aria 11)

4. Anizotropik Analitik Algoritmasi (AAA)

3.1.1. GE BrightSpeed16™ Bilgisayarhh Tomografi Cihaz

Calismamizda Radyasyon Onkolojisi klinigimizde bulunan GE marka
BrightSpeed16™ BT cihazi kullanilmistir (Sekil 3.1). GE marka BrightSpeed16™
BT iist diizey, 3. nesil BT tarayicidir ve tiim klinik uygulamalar1 desteklemektedir.
RT’de kullanilan BT cihazlari, radyolojide kullanilan BT cihazlarindan farkli olarak
masas1 degistirilmis ve lineer hizlandiric1 masasia es deger karbonfiber masa ve
setup kolaylig1 icin hareketli lazer sistemi entegre edilmistir. Cok kesitli BT cihaz1
olan BrightSpeed16™ 70 cm’lik gantri genisligine sahiptir. Bu cihaz ayni anda 16
sira tarama verisi toplama islemini 24 sirali dedektor ve 16 sirali DAS™ (Veri Elde
Etme Sistemi) ile gergeklestirilmektedir. Tek bir doniiste 16 aksiyel kesit elde
edebilmektedir. Bu kesitlerden 16 resim olusturmak i¢in bagimsiz olarak
rekonstriiksiyon yapilabilmektedir. Dedektor yapist sayesinde tek seferde 2 cm’lik
kalinlig1 goriintiileyebilmekte ve 1.25 mm kesit kalinliginda yiiksek ¢oziintirliige

sahip goriintiiler alinmasina olanak saglamaktadir.
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Cihaz istege bagl degisken rotasyon tarama hizlara sahiptir. 0.5, 0.6, 0.7,
0.8, 0.9, 1.0, 2.0, 3.0, 4.0 saniyede 360° donebilmektedir. 1 mm’nin altinda 0.625
mm + 0.05 mm’den baslayarak 10 mm + 1 mm’ye kadar degisen tomografik kesit
kalinliklarinda goriintii  alabilir. X-15m1  tiipi; 80, 100 120, 140 KV voltaj
seceneklerine ve maksimum 440 mA akima sahiptir. Hizli kapsama ve daha kisa tiip

1sitma siiresinden dolay1 yeni uygulamalar i¢in hizli potansiyel saglamaktadir (73).

Eclipse tedavi ve konturlama bilgisayarlari, Bilgisayarli tomografi cihazi,
ARIA veri aktarma sistemi, kullanilarak hastanede akciger kanseri tanisi konulmus
20 hasta i¢in bilgisayarli tomografi cihazinda alinan goriintiileri Eclips ekonturlama
bilgisayarinda uzman radyasyon onkologu tarafindan kritik organlar1 ve i1ginlanmasi
gereken timorli  bolgeler belirlenmistir. Hedef bolge ve kritik organlarin
belirlenmesinden sonra tedavi planlama cihazi kullanilmistir. Her hasta i¢in IMRT ve
VMAT tedavi planlar1 yapilarak, kritik organ dozlari, hedef organin homojenite ve

konformalite degerleri karsilastirilastirilmastir.

Sekil 3.1. ANEAH Radyasyon Onkolojisi Kliniginde bulunan GE BrightSpeed16™
Bilgisayarli Tomografi Cihazi
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3.1.2. Varian Trilogy Cihaz

Triloji tek bir makine kullanan sistemlere gore tedavi g¢esitliligindeki
zenginlikle &ne ¢ikar. Ug boyutlu konformal RT, yogunluk ayarli RT (IMRT),
goriintii kilavuzlugunda RT (IGRT), dinamik adaptif RT (DART) gibi eksternal
tedavide opsiyonel segenekler sunmaktadir (74).

Calismada, Ankara Numune Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon
onkolojisi kliniginde bulunan Varian Trilogy marka lineer hizlandirici cihazi
kullanilmistir (Sekil 3.2). Trilogy cihazi; 6 MV ve 18 MV enerjilerine sahip foton
demetleri ile 4, 6, 9, 12, 15, 18 ve 21 MeV enerji kademelerinde elektronlar
tiretebilmektedir. Cihazin kafasinda kisiye 6zgii klasik koruma bloklarinin yerini alan
60 cift olmak iizere toplan 120 MLC lifi bulunmaktadir. MLC’lerin her biri kendine
6zgli motorlar tarafindan kontrol edilmektedir. MLC ler SSD 100 cm’de ortadaki
merkezden itibaren sag ve soldaki 20 cift lif 0.5 cm diger liflerde 1 cm kalinlikta
izdligiimiine sahiptir. Cihaz SSD=100 cm’de minimum 0.5 cm x 0.5 ¢cm, maksimum

40 cm x 40 cm tedavi alan1 agilabilmektedir.

Sekil 3.2. ANEAH Radyasyon Onkolojisi kliniginde bulunan Varian Trilogy tedavi

cihazi
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Bu sistem 3D konformal tedavi tekniginin yani sira sisteme entegre edilmis
olan On Board Imager (OBI) ve Portal Vision (PV) goriintiileme sitemleri sayesinde
KV ve MV mertebelerindeki enerjilerde radyolojik goriintiiler alinabilmektedir.
Ayrica OBI sistemi gantri doniis hareketi ile koni demet bilgisayarli tomografi (Cone
Beam Computed Tomography) goriintiisii alabilmektedir. Bu sistemler sayesinde

goriintli kilavuzlugunda esliginde IMRT ve VMAT yapabilmektedir.

Cihaz standart IMRT ve VMAT igin 100, 200, 300, 400, 500 ve 600
MU/dakika doz hizi ve SRS i¢in 1000 MU/dakika doz hizinda tedavi
yapabilmektedir. Cihaz 10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45°, 60° dinamik wedge ve 15°, 30°,
45°, 60° sag, sol, giris ve ¢ikis sahip takilip ¢ikartilabilinen statik wedge sistemine
sahiptir (75).

Cihazda bulunan EPID sistemi sayesinde tedavi oncesi portal goriintiileme
portal dozimetre yazilimi sayesinde IMRT ve VMAT hastalarinin hasta bazli kalite
kontrollerini yapabilmektedir. Yine EPID sayesinde cihazin MLC kalite kontrol
testleride yapilabilmektedir. Yukari-asagi, saga-sola, ileri-geri ve izomerkez
etrafinda 180° donebilen doz dagilimi1 ve goriintiilemeyi diisiik seviyede etkileyen
karbon fiber malzemeden iiretilmis tedavi masasina sahiptir. Tedavi masasi; verilen
degerler dogrultusunda tedavi odasina girmeden kaydirilarak pozisyon dogrulugu

saglanmaktadir (75).

3.1.3. Varian Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Eclipse™ Tedavi Planlama Sistemi, 3D konformal, YART, elektron ve
brakiterapi dahil her tiir modern radyasyon tedavi planlamasimi kolaylagtiran
kapsamli bir tedavi planlama sistemidir. PET, MR ve BT goriintiilerini kullanabilir.
Otomatik konturlama 0Ozelligi sayesinde hizli c¢alisma imkani sunar. Hesaplama
algoritmas1 olarak “pencil beam’’ algoritmasini kullanir. Eclipse, fotonlar i¢in
ACUROS XB, AAA ve PBC algoritmalarini, elektronlar i¢in ise Gaussian Pencil

Beam algoritmalarini kullanir.

Eclipse™ Varian serisi lineer hizlandirict cihazinin standart tedavi planlama

sistemidir. Windows XP® isletim sistemi ile calismaktadir. Network sistemi olarak
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ARIA™ sistemini kullanmakta DICOM RT uyumu sayesinde bilgi aligverisi
yapabilmektedir. Yazilim, kullanicinin sisteme goriintii tarayicilarindan hasta verisini
girmeyi, bu veriyi kullanarak tedavi plani olusturmay1 ve planin degerlendirilmesini
saglamaktadir. Klinigimizde Varian‘in en son siiriimii olan Varian Eclipse-11 TPS’i
kullanilmaktadir. BT, PET ve MRG goriintiileme yontemleri kullanilarak hastanin 3

boyutlu modellemesi olusturulabilmektedir.

Eclipse tedavi planlama sistemi {i¢ boyutlu konformal radyoterapi, dinamik
ve statik yogunluk ayarli radyoterapi, Voliimetrik ayarli ark terapi, stereotaktik

radyoterapi, elektron, proton ve brakiterapi planlarini yapabilen sistemidir (76).

Konlu stereotaktik radyoterapi i¢in Cone Dose Calculation (CDC), fotonlar
tedavisi i¢in Pencil Beam Convolution (PBC), Anisotropic Analytical Algorithm
(AAA), Acuros External Beam (AcurosXB), elektron tedavisi i¢in EleBTron Monte
Carlo (EMC), Generalized Gaussian Pencil Beam (GGPB) gibi doz dagilimi

hesaplama algoritmalarina kullanmaktadir (75).

IMRT ve VMAT ters planlama sirasinda kullanilan Multi-Resolution
DoseCalculation (MRDC), Dose Volume Optimizer (DVO), Plan Geometry
Optimization (PGO) ve Progressive Resolution Optimizer (PRO) gibi doz

optimizasyon algoritmalarina sahiptir.

3.2. Calismada Kullanilan Yontem

Calismada; klinigimizde tedavi goren 20 akciger kanseri tanili hastaya BT
goriintlileri ve konturlar1 kullanilarak her bir hastaya ayr1 ayr1 IMRT ve VMAT
planlar1 klinik protokollere uygun olarak yapilmistir. Tedavi planlamasi, tamamlanan
her bir hastanin IMRT ve VMAT doz planlarinin eclipse planlama sistemi yardimiyla

verifikasyon planlarina doniistliriillmustiir.
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3.2.1. Tedavi Planlarimin Yapilmasi

Hastalarin IMRT tedavi planlar1 klinikte bulunan Eclipse-11 tedavi planlama
sistemi kullanilarak yapilmistir. Akciger kanseri tanili hastalarn IMRT tedavi
planlar1 ve VMAT planlar1 tedavi planlama sisteminde; 200 cGray’ den 30 ile 35

fraksiyon arasinda alandan olugsmak iizere verifikasyon planlart olugturulmustur.

Calismada olgulara ait planlar lizerinde AAA algoritmasi ile yapilan yeni
hesaplamalar sonucunda VRI(cm?), TV(cm?), Dmax%, RI1%, CI, HI, Vs, V1o, V20
parametreleri dokiimante edildi. Bunlar arasindan Cl, HI, Vs, V1o, V2o parametreleri
bagimli degiskenler; VRI(cm?), TV(cm?), Dmax%, R1% hesaplama algoritmasi (AAA)
ise bagimsiz degiskendir.

Konformite indeksi (CI):Konformite indeksi, kesitsel analiz ve doz voliim
histogramina ek olarak tedavi dozuna ait izodozun hedef hacmi ne kadar iyi
sardiginin belirlenmesi amaciyla tanimlanmistir. Calismada kullanilan CI formiilii su
sekildedir:

3
Cl = VRI(cm®)
TV(cm?)

3.1)

Homojenite indeksi (HI): Homojenite indeksi, hedef hacim igerisindeki doz

homojenliginin bir 6l¢iitiidiir. Calismada kullanilan CI formiilii su sekildedir:

__ Dmax%
HI = =22 (3.2)

3.2.2. Anizotropik Analitik Algoritma (AAA)

AAA Kklinik 1sm1  karakterize etmek ve gerekli olan temel fiziksel
parametrelerini modellemek i¢cin MC metotlari1 kullanan {i¢ boyutlu pencil

beamConvolution/Superposition algoritmasidir (77).

AAA, Eclipse (Varian Medikal Sistemleri) tedavi planlama sisteminde foton
iginlart icin doz dagilimini hesaplayan bir algoritmadir. Ozellikle heterojen

ortamlarda doz hesaplama dogrulugunu artirmak i¢in gelistirilmistir (78).
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Ilk olarak Dr. Waldeman Ulmer ve Dr. Wolfgang Kaissl tarafindan
geligtirilen AAA, 1995°te yaymlanan “A Triple Gaussian Pencil Beam Model for

Photon BeamTreatment Planning” makalesi ile gelistirilmesi tamamlanmustir (79).

Eclipse’de uygulanmasindan 6nce, AAA yaklasimi stereotaktik radyasyon

tedavisi planlamasinda kullanilmigtir (79).

Lineer hizlandiricilarda diyaframlarin altindaki klinik 15in, Baslangic Faz
Uzay1 (BFU) ve Modifiye Faz Uzayr (MFU) olarak ikiye ayrilan Faz Uzayi’nda
(parcacik, enerjiye bagh aki ve enerji) tamimlanir. Bloklar, ¢ok yaprakli kolimatdrler
gibi 151n modifiye eden aksesuarlar akiyr ve enerji spektrumunu modifiye eder.
BFU’da 1s1m1 modifiye eden bu aksesuarlarin etkisi MFU’da dikkate alinir. MFU,

hasta viicuduna giris seviyesinde 1s1n1 tanimlar.

AAA’da Doz Hesaplamasi

AAA, yapilandirma modiilii ve doz hesaplama modiilii olmak {tizere iki

modiilii icerir.

Yapilandirma Modiilii; Yapilandirma modiili klinik 1sinin Faz Uzayr’n1 (BFU ve
MFU) karakterize etmek icin kullanilir. Faz Uzayi, tek ¢oklu kaynak modeli
kullanilarak olusturulur. Bu ¢oklu kaynak modelide ii¢ kaynagi igerir (80, 83).
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Kaynak

""" —— Hedef
—— Birincil Kolimatér

T Duzlegstirici Filtre

~——— fyonOdasi

?,'lm Diyaframlar

Baslangic Faz Uzayt — — — — — — — 11 o

Beamlet

Modifiye Faz Uzayi — —— ——— H

Hesaplama Voksel ,
Gridi 1

- Hasta

Sekil 3.3. Tedavi Birim Bilesenleri

Birincil Foton Kaynag: Birincil foton kaynagi hedefe yerlestirilmis bir nokta
kaynaktir. Bu kaynak oOnceden hesaplatilan MC metotlarin1 kullanarak hedefte
hizlandirilmis elektronlardan kaynaklanan bremsstrahlung etkisini modeller. Lineer

hizlandiricinin tedavi kafasiyla bir etkilegsme goriilmez.

Ekstra Fokal Kaynak (Ikincil Kaynak): ikincil foton kaynag, diizlestirici
filtrenin hemen altina konumlandirilmig bir Gaussian diizlem kaynagidir. Bu kaynak,
hizlandiricinin kafasindaki (hedef disinda, Birincil olarak diizlestirici filtre, Birincil
kolimatdrler ve ikincil diyaframlar ile) etkilesimlerden kaynaklanan fotonlari

modeller.

Elektron Kontamine Kaynagi: Bu kaynak ise lineer hizlandiricinin kafasinda

ve havada Compton sagilmasindan kaynaklanan elektronlart modeller (77, 79, 80).
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3.2.3. Doz Hesaplama Modiilii

Hacimsel doz dagiliminin hesaplanmasi igin klinik 1s1n beamlet adi verilen
kiiciik kiiciik 1sinlara boliniir. Sekil 3.3’de tek bir beamlet i¢in koordinatlarin
geometrik tanimlarini gosterir. Koordinatlar ikiye ayrilir: hasta koordinat sistemi ve
beamlet koordinat sistemidir. Hasta viicudunun hacmi de bu beamletler boyunca ii¢
boyutlu hesaplama voksellerinden olusan bir matrise boliiniir (Sekil 3.4). Bu
voksellerin boyutlari segilen hesaplama gridiyle belirlenir. Voksel gridinin diverjansi
vardir ve her hesaplama vokseli hastanin BT goriintiilerinden hesaplanan ortalama
elektron yogunluguyla iliskilendirilir (79). Son doz dagilimi, her beamlet i¢in birincil
ve ikincil fotonlar, ayrica kontamine elektronlar tarafindan ortama birakilan dozun

siiperpozisyonu olarak hesaplanir.

Alan Odag)

Merkez Fanline B

Beamlet Koordinat sistemi

Cilt —— Hesaplama noktasi

Hasta Koordinat
sistemi

Alan Merkez ekseni

Sekil 3.4. Hasta koordinat sistemi ve beamlet koordinat sitemindeki koordinatlar
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3.2.4. Risk Altindaki Organlar

Akciger kanserlerinin RT tedavisinde risk altindaki organlar; akciger, kalp,

medulla spinalis, brakial pleksus, karaciger ve 6zefagustur.

« Spinal Kord:

Sadece RT alan hastalarda, maximum doz < 50 Gy (1.8-2.0Gy/fx)

Kemoradyoterapi (KRT) alan hastalarda, maksimum doz < 45 Gy (1.8-2.0 Gy/fx)

Preoperatif KRT alan hastalarda, <45 Gy (1.8-2.0 Gy/fx)

*Akciger

Sadece RT alan hastalarda MLD (MLD: Ortalama Akciger Dozu) < 20 Gy, V2o <
% 35

KRT alan hastalarda, MLD < 20 Gy, V20 < %35, V1o < %45, Vs< %65

Preoperatif KRT alan hastalarda, MLD < 20 Gy, V20 < %20,V10 < %40, Vs <%55

* Kalp

RT alan hastalarda, V30 < %45 , mean doz: < 26 Gy

KRT ve preoperatif KRT alan hastalarda, , V3o < %45 , mean doz: < 26 Gy, Vo<
%50

* Ozefagus

Sadece RT alan hastalarda, Dmax < 75 Gy, V70< %20, V50<%50

KRT ve preoperatif KRT alan hastalarda, , Dmax < 75 Gy, V70< %20, Vso< %40,
V55< %50

* Karaciger

Tiim hastalarda V3o < %40, mean doz < 30 Gy olmalidir.

* Brakial pleksus

Maksimum doz < 60 Gy

Bu dozlar ampirik dozlardir. PTV medullaya 1 cm’ den yakinsa, 6rnegin
vertebra invazyonu olan tiimorlerde tolerans dozunun asilabilecegi ama 65 Gy’in
tizerine ¢ikilmamasi gerektigi onerilmektedir. RT dncesipndmonektomi uygulandiysa

MLD< 20 Gy, V20 < %35, V5 < %6506nerilmektedir (81).
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3.2.5. Istatistiksel Degerlendirme

Bu calismada SPSS programi kullanilarak parametrik olmayan istatistik
uygulamalarindan Wilcoxon Signed Ranks (Wilcoxon isaretli sira), Mann-Wittney U
testi ve parametrik olarak ise t-test (bagimsiz 6rneklem t-testi)’ine gore elde edilen
planlama sonuglarinin istatistiksel degerlendirilmesi yapilmistir. Bu testlerden elde
edilen sonuglar p<0,05 i¢in anlamli olarak kabul edilmistir. Ayrica elde edilen
verilerin ortalama, standart sapmalari, ortalama sapma ve ortanca degerleri

hesaplanmustir.
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4. BULGULAR

IMRT ve VMAT tedavi planlart ile yapmis oldugumuz oOl¢limlerde elde
edilen 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi planlarinin Vs, V1o, V20, VRI(cm?),
TV(cm?), CI, Dmax%, R1%, HI bulgular: asagidaki tabloda verilmistir. Bu planlama
ile elde edilen veriler degerlendirilmis ve Wilcoxon Signed Ranks (Wilcoxon isaretli
sira) ve Mann-Wittney U testi istatistik hesaplamalar1 yapilmistir. Bu testlerden elde
edilen sonuglar p<0,05 i¢in anlamli olarak kabul edilmistir. Her iki istatistiksel
yontemin IMRT ve VMAT tedavi planlarimin karsilagtirilmasi, ayrica kendi

icerisinde gruplar icerisinde karsilastirilmasi yapilmastir.

4.1. Akciger Hastalar1 icin IMRT ve VMAT Bulgular

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmig 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlarinin Vs, V1o ve V2o, Tablo 4.1°de, VRI(cm?), TV(cm?) ve CI, Tablo 4.2° de,
Dmax%, R1% ve HI, degerleri Tablo 4.3’ de verilmistir.

Akciger olgularinin IMRT i¢in Vs en yiiksek 76,28 en diisiik 19,56 olarak,
V1o en yiiksek 63,37 en diistik 13,50 olarak, ve V2o, en yiiksek 46,81 en diisiik 7,45
olarak, Tablo 4.1°de, CI en yiiksek 1,55 en diisiik 0,95 olarak, Tablo 4.2” de, R1%’ si
100 olarak ve HI en yiiksek 1,12 en diisiik 0,85 oldugu belirlenmistir (Tablo 4.3).

Akciger olgularinin VMAT ig¢in Vs en yiiksek 78,50 en diisiik 20,40 olarak,
V1o en yiiksek 70,66 en diisiik 14,30 olarak, ve V2o, en yiiksek 44,75 en diisiik 6,87
olarak, Tablo 4.1°de, CI en yiiksek 1,53 en diisiik 0,94 olarak, Tablo 4.2 ve Tablo
4.3> de, RI%’ si 100 olarak ve HI en yiiksek 1,12 en diisik 0,84 oldugu

belirlenmistir.
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Tablo 4.1. Akciger olgular1 i¢in IMRT ve VMAT i¢in Vs, V1o Ve V2o, bulgulari

Olgular  Yontem Vs V1o V20
Olgu 1 IMRT 49,49 34,08 16,04
VMAT 50,49 33,91 16,00
Olgu 2 IMRT 75,65 60,55 37,41
VMAT 78,50 70,66 36,69
Olgu 3 IMRT 73,05 39,14 21,33
VMAT 76,00 61,00 19,00
Olgu 4 IMRT 62,55 44,72 23,39
VMAT 65,23 45,02 15,00
Olgu 5 IMRT 37,00 30,14 24,95
VMAT 39,65 33,60 23,47
Olgu 6 IMRT 66,30 44,34 26,77
VMAT 69,52 46,58 24,81
Olgu 7 IMRT 74,20 63,37 41,05
VMAT 75,92 65,32 40,70
Olgu 8 IMRT 56,27 45,78 28,22
VMAT 57,30 48,00 26,30
Olgu 9 IMRT 44,09 40,96 37,45
VMAT 48,50 42,80 36,40
Olgu 10 IMRT 69,71 53,07 34,50
VMAT 72,65 55,25 32,75
Olgu 11 IMRT 34,36 23,74 11,38
VMAT 35,40 25,70 10,52
Olgu 12 IMRT 53,82 37,95 21,72
VMAT 57,48 38,50 20,46
Olgu 13 IMRT 19,56 15,00 8,38
VMAT 20,80 14,30 7,58
Olgu 14 IMRT 67,62 46,97 30,18
VMAT 68,54 47,25 28,75
Olgu 15 IMRT 55,03 33,18 15,46
VMAT 58,97 34,62 14,84
Olgu 16 IMRT 71,50 56,41 27,30
VMAT 73,40 58,60 25,74
Olgu 17 IMRT 76,28 61,36 46,81
VMAT 78,50 63,26 44,75
Olgu 18 IMRT 55,45 34,38 12,63
VMAT 58,50 37,43 11,70
Olgu 19 IMRT 19,74 13,50 7,45
VMAT 20,40 14,89 6,87
Olgu 20 IMRT 51,50 40,94 25,96
VMAT 55,97 47,05 23,82
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Tablo 4.2. Akciger olgular1 i¢in IMRT ve VMAT i¢in VRI(cm?), TV(cm?) ve CI

bulgular1
Olgular  Yontem VRI(cm?) TV(cm?) Cl
Olgu 1 IMRT 645,190 609,250 1,06
VMAT 645,190 601,000 1,07
Olgu 2 IMRT 612,580 586,280 1,04
VMAT 612,580 581,072 1,05
Olgu 3 IMRT 638,860 613,850 1,04
VMAT 638,860 627,000 1,02
Olgu 4 IMRT 717,120 685,120 1,05
VMAT 717,120 684,580 1,05
Olgu 5 IMRT 722,900 684,570 1,06
VMAT 722,900 685,680 1,05
Olgu 6 IMRT 388,180 361,598 1,07
VMAT 388,180 362,420 1,07
Olgu 7 IMRT 929,370 876,320 1,06
VMAT 929,370 873,520 1,06
Olgu 8 IMRT 997,530 945,610 1,05
VMAT 997,530 947,030 1,05
Olgu 9 IMRT 564,560 544,760 1,04
VMAT 564,560 546,500 1,03
Olgu 10 IMRT 517,300 485,510 1,07
VMAT 517,300 486,750 1,06
Olgu 11 IMRT 679,870 653,680 1,04
VMAT 679,870 655,740 1,04
Olgu 12 IMRT 298,750 285,180 1,05
VMAT 298,750 288,200 1,04
Olgu 13 IMRT 796,450 748,790 1,06
VMAT 796,450 749,600 1,06
Olgu 14 IMRT 1134,010 1059,750 1,07
VMAT 1134,010 1062,860 1,07
Olgu 15 IMRT 299,000 315,000 0,95
VMAT 299,000 318,400 0,94
Olgu 16 IMRT 812,480 724,919 1,12
VMAT 812,480 725,600 1,12
Olgu 17 IMRT 338,640 325,083 1,04
VMAT 338,640 326,350 1,04
Olgu 18 IMRT 302,780 195,280 1,55
VMAT 302,780 197,320 1,53
Olgu 19 IMRT 379,230 368,470 1,03
VMAT 379,230 370,520 1,02
Olgu 20 IMRT 701,320 663,400 1,06
VMAT 701,320 672,802 1,04
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Tablo 4.3. Akciger olgulari i¢in IMRT ve VMAT i¢in Dmax%, R1% ve HI bulgulari

Olgular  Yontem Dmax%o R1% HI
Olgu 1 IMRT 109,220 100 1,09
VMAT 109,200 100 1,09
Olgu 2 IMRT 108,200 100 1,08
VMAT 106,600 100 1,07
Olgu 3 IMRT 110,700 100 1,11
VMAT 112,000 100 1,12
Olgu 4 IMRT 108,060 100 1,08
VMAT 107,600 100 1,08
Olgu 5 IMRT 107,520 100 1,08
VMAT 106,280 100 1,06
Olgu 6 IMRT 109,910 100 1,10
VMAT 107,510 100 1,08
Olgu 7 IMRT 111,800 100 1,12
VMAT 110,400 100 1,10
Olgu 8 IMRT 107,860 100 1,08
VMAT 106,300 100 1,06
Olgu 9 IMRT 107,720 100 1,08
VMAT 105,840 100 1,06
Olgu 10 IMRT 111,690 100 1,12
VMAT 108,890 100 1,09
Olgu 11 IMRT 108,300 100 1,08
VMAT 105,960 100 1,06
Olgu 12 IMRT 108,260 100 1,08
VMAT 106,500 100 1,07
Olgu 13 IMRT 107,660 100 1,08
VMAT 106,180 100 1,06
Olgu 14 IMRT 107,360 100 1,07
VMAT 105,470 100 1,05
Olgu 15 IMRT 107,600 100 1,08
VMAT 106,120 100 1,06
Olgu 16 IMRT 84,750 100 0,85
VMAT 83,540 100 0,84
Olgu 17 IMRT 110,000 100 1,10
VMAT 108,690 100 1,09
Olgu 18 IMRT 106,500 100 1,07
VMAT 105,400 100 1,05
Olgu 19 IMRT 106,150 100 1,06
VMAT 104,860 100 1,05
Olgu 20 IMRT 108,300 100 1,08
VMAT 107,500 100 1,08

45



4.2. IMRT ve VMAT Tedavi Plam Bulgularimin Karsilastirilmasi

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmig 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlarmin Vs, V1o ve V2o, Tablo 4.4’de, VRI(cm?®), TV(cm?) ve CI, Tablo 4.5 de,
Dmax%, R1% ve HI i¢in ortalama, standart sapma, ortalama sapma ve ortanca degeri
hesaplamalar1 Tablo 4.6 da verilmistir.Yapilan bu calismada IMRT ve VMAT
bulgularinin karsilastirilmasi yapilmistir. Her iki tedavi planina gore elde edilen

bulgularin karsilastirilmas: Sekil 4.1, Sekil 4.2 ve Sekil 4.3 ile ifade edilmistir.

Tablo 4.4. Akciger olgularinin IMRT ve VMAT igin Vs, V1o Ve V2o degerlerinin

ortalama, standart sapma, ortalama sapma ve ortanca bulgulari

IMRT 55,659 40,979 24,919
VMAT 58,086 44,187 23,308
IMRT 17,489 14,100 11,002
VMAT 17,817 15,636 10,968
IMRT 13,655 10,776 8,649
VMAT 13,678 12,193 8,780
IMRT 55,860 40,950 25,455
VMAT 58,735 45,800 23,645

IMRT ve VMAT verileri dogrultusunda VMAT Vs verilerinin daha yiiksek
oldugu goriilmiistiir (Sekil 4.1).

V; tedavi plam

90,00

75,00

560,00 . ‘
s
f o] Al
<= C \
o iHitIMiiII"M
e 111
0,00 -

1 2 3 45 6 7 8 9 101112 13 14 15 16 17 18 19 20

Olgular: = |MRT mVMAT

Sekil 4.1. IMRT ve VMAT tedavi planlarinda Vs bulgularinin karsilastirilmast
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V10 tedavi planlamasina gére IMRT ve VMAT verileri dogrultusunda VMAT
Voverilerinin daha yiiksek oldugu goriilmistiir (Sekil 4.2). IMRT ve VMAT verileri
dogrultusunda IMRT V2o verilerinin daha yiiksek oldugu goriilmiistir (Sekil 4.3).

V,, tedavi plani

75,00 |
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Tedavi orani
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1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
Olgular

0,00 -

uIMRT mVMAT

Sekil 4.2. IMRT ve VMAT tedavi planlarinda V1o bulgulariin karsilastirilmast

V,, tedavi plam
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Sekil 4.3. IMRT ve VMAT tedavi planlarinda V2o bulgularinin karsilastiriimasi

Akciger olgularinin IMRT ve VMAT i¢in CI degerlerinin ortalama, standart
sapma, ortalama sapma ve ortanca bulgularina bakildiginda IMRT i¢in CI ortalamasi
1,072, standart sapmas1 0,114, ortalama sapmas1 0,051 ve ortanca degeri ise 1,054
olarak belirlenmistir. VMAT i¢in incelendiginde ortalamasinin 1,076, standart

sapmasinin 0,119, ortalama sapmanin 0,055 ve ortanca degerin ise 1,055 oldugu
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belirlenmistir (Tablo 4.5). IMRT ve VMAT conformalite indeksi degerleri
karsilagtirildiginda VMAT degerlerinin daha yiliksek oldugu belirlenmistir (Sekil
4.4).

Tablo 4.5. Akciger olgularmin IMRT ve VMAT i¢in VRI(cm?), TV(cm?®) ve CI
degerlerinin ortalama, standart sapma, ortalama sapma ve ortanca

bulgular

IMRT 623,806 588,147 1,072
VMAT 622,681 585,430 1,076
IMRT 242,027 230,236 0,114
VMAT 248,606 236,746 0,119
IMRT 191,323 181,579 0,051
VMAT 200,327 189,743 0,055
IMRT 642,025 614,000 1,054
VMAT 638,860 613,850 1,055

Conformalite indeksi

1,80
1,60
1,40

T 120

D

21,00 -

= 4

< 0,80 -

=

= 0,60 -
0,40 -
0,20 -
0,00 -

1 2 3 45 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
Olgular ®IMRT ®mVMAT

Sekil 4.4. IMRT ve VMAT tedavi planlarinda CI bulgularinin karsilastirilmasi

Akciger olgularinin IMRT ve VMAT i¢in HI degerlerinin ortalama, standart
sapma, ortalama sapma ve ortanca bulgularina bakildiginda IMRT i¢in HI ortalamast

1,060, standart sapmast 0,056, ortalama sapmast 0,025 ve ortanca degeri ise 1,064
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olarak belirlenmistir. VMAT i¢in incelendiginde ortalamasinin 1,073, standart
sapmasinin 0,057, ortalama sapmanin 0,026 ve ortanca degerin ise 1,081 oldugu
belirlenmistir. R1% degerlerinin sabit olmasindan dolay: standart sapma ve ortalama
sapma degerleri hesaplanmamustir (Tablo 4.6). IMRT ve VMAT homojenite indeksi
degerleri karsilastirildiginda VMAT degerlerinin daha yiliksek oldugu belirlenmistir
(Sekil 4.5).

Tablo 4.6. Akciger olgularinin IMRT ve VMAT i¢in Dmax%, R1% ve HI ortalama,

standart sapma, ortalama sapma ve ortanca bulgulari

IMRT 106,042 100,000 1,060
VMAT 107,281 100,000 1,073
IMRT 5,598 0,056
VMAT 5,680 0,057
IMRT 2,518 0,025
VMAT ZeBHE 0,026
IMRT 106,400 100,000 1,064
VMAT 108,060 100,000 1,081

Homojenite Indeksi

1,40

1,20
1,00 -

0,80 -

Indeks degeri

0,60 -
0,40 -

0,20 -

0,00 -

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
Olgular = |IMRT ®mVMAT

Sekil 4.5. IMRT ve VMAT tedavi planlarinda HI bulgularinin karsilastirilmasi
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4.3. Istatistiksel Bulgularin Degerlendirilmesi

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmig 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlariin Mann-Wittney U testi istatistik hesaplamalar1 Vs, V1o ve V2o, ClI ve HI

degerleri Tablo 4.7° de verilmistir.

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmig 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlarinin Mann-Wittney U testine gore Z skorlarina gore IMRT ve VMAT arasinda
Vs, Vo ve Voo degerleri i¢in negatif iliski oldugu CI ve HI i¢in ise pozitif iligki
bulundugu belirlenmistir. IMRT ve VMAT planlarinin karsilastirilmasinda; Vs, V1o
ve V2o, CI ve HI degerleri icin istatistiksel olarak anlamli fark bulunmadigi

belirlenmistir (p< 0,05) (Tablo 4.7).

Tablo 4.7. IMRT ve VMAT i¢in Vs, V1o, V20, CI ve HI degerlerinin Mann-Whitney

U testi bulgular1
Test Vs V10 V20 Cl HI
U degeri 674 780,5 763,5 780 723,5.
Z skoru -1,2076 -0,1828 -0,3464 0,1876  0,7313
p degeri 0,2263 0,8572 0,7263 0,8493  0,4654

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmig 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlariin  Wilcoxon Signed Ranks (Wilcoxon isaretli sira) testi istatistik
hesaplamalar1 Vs, V1o ve V2o, CI ve HI icin W ve p degerleri ile Z skoru degerleri
Tablo 4.8’ da verilmistir.

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmis 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlariin Wilcoxon Signed Ranks (Wilcoxon isaretli sira) testine gore Vs, Vio Ve
V20, CI ve HI degerlerinin Z skorlart sonucunda IMRT ve VMAT arasinda negatif
iligski oldugu belirlenmistir. IMRT ve VMAT planlarinin karsilagtirilmasinda; Vs (p=
0,0244) CI (p=0,0331) ve HI (p=0,005) i¢in istatistiksel olarak anlamli fark
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bulundugu belirlenmistir. Ayrica Vio (p=0,1556) ve Vao (p=0,7039) degerleri
istatistiksel olarak anlamli fark bulunmadig: belirlenmistir (p< 0,05) (Tablo 4.8).

Tablo 4.8. IMRT ve VMAT igin Vs, V1o Ve V2, Cl ve HI degerlerinin Wilcoxon
Signed-Rank testi bulgulari

Wilcoxon Signed-Rank Test (p< 0,05)

Test Vs V1o V20 Cl HI
W degeri 228,5 304 362,5 9 3,5
Z skoru -2,2537  -1,4248 -0,3838 -2,1339  -3,4557
p degeri 0,0244 0,1556 0,7039 0,0331 0,0005

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmis 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlarmin parametrik test olarak, bagimsiz iki degisken i¢in T testi istatistik

hesaplamalar1 Vs, V1o ve V20, CI ve Hl i¢in t ve p degerleri Tablo 4.9°da verilmistir.

IMRT ve VMAT planlar1 yapilmis 20 akciger hastasi i¢in hazirlanan tedavi
planlariin t testine gore Vs ve V2o degerlerinin t degerleri sonucunda IMRT ve
VMAT arasinda negatif iliski oldugu belirlenmistir. Ayrica Vio, CI ve HI degerleri
arasinda ise pozitif iliski oldugu belirlenmistir. Fakat IMRT ve VMAT planlarinin
karsilastirilmasinda; Vs (p=0,1268), V1o (p= 0,9305), V2o (p=0,5276), Cl (p=0,9464)
ve HI (p=0,8197) degerleri, istatistiksel olarak onemsiz bulunmustur (p< 0,05)
(Tablo 4.9).

Tablo 4.9. IMRT ve VMAT igin Vs, V1o Ve V2o, CI ve HI degerlerinin T-testi

bulgulari
T- test (p< 0,05)
Test Vs V1o V20 Cl HI

tdegeri -1,5434  0,0875 -0,6344 0,0674 0,2285
p degeri  0,1268  0,9305 0,5276 0,9464 0,8197
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Mann-Whitney U testi hesaplamalarmma goére IMRT ve VMAT planlarinin
karsilastirilmasinda istatistiksel olarak anlamli bulunmadigi belirlenmistir. Vs, V1o ve
V2o degerlerinin Z skorlarina gore negatif iligki bulundugu belirlenmistir. Ancak
Wilcoxon Signed Ranks testinin sonuglarma gore ise Vs, V1o ve V2o, Cl ve HI

degerlerinin Z skorlarina gore negatif iliski bulunmustur.

T testi bulgularina gore IMRT ve VMAT planlarinin timii ile istatistiksel
olarak anlamli bulunmamistir. Fakat t degerleri sonuglaria bakildiginda Vs ve V2o

icin negatif iligkili oldugu belirlenmistir.
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5. SONUC VE ONERILER

Radyoterapide temel amag; 1sinlanacak bolge cevresindeki riskli doku ve
organlart miimkiin oldugunca tedavi alani sinirlar1 disinda tutarak hedef hacmin

yiiksek doz alabilmesini saglamaktir.

VMAT ve IMRT akciger kanserli hastalar i¢in klinikte uygulanabilir tedavi
teknikleridir. Yaptigimiz ¢calismada IMRT ve VMAT planlar1 yapilmis 20 akciger
hastas1 i¢in hazirlanan tedavi planlarinin Vs, V1o ve V2o, Tablo 4.1’de, VRI(cm?),
TV(cm?®) ve CI, Tablo 4.2 de, Dmax%, RI% ve HI degerleri Tablo 4.3’de

verilmistir.

VMAT ve IMRT teknikleri kullanilarak yapilan planlar SPSS programi
kullanilarak parametrik olmayan Mann-Whitney U testi ve Wilcoxon Signed Ranks
testi yontemleri ilke parametrik T-testi kullanilarak analiz edilmistir. Istatistiksel

anlamlilik derecesi olarak p< 0,05 kabul edilmistir.

IMRT ve VMAT planlarinin dozimetrik dogruluklar1 incelenmis ve sonug
olarak VMAT planlarinin doz dogrulama sonuglarinin IMRT planlarina gére daha
yiiksek bulunmustur. IMRT de sinirli sayida demet alaniyla tedavi yapilmas: tedavi
planlar1 agisindan basarili olabilmekte ancak bu agilar ideal demet icin yeterli
olmayabilir. Ideal alan1 olusturmak i¢in MLC lifleri daha fazla zorlayici hareket
yapmak zorunda kalir. IMRT tekniginde doz homojenitesi sadece MLC
hareketleriyle yapilir. VMAT tekniginde doz hizi ve gantri hiz1 gibi parametreleri,
doz homojenitesinde MLC’lere diisen yiikii azaltarak daha az zorlayict MLC
hareketlerine olanak saglar ve bdylece hesaplanan planin uygulamadaki dogrulugunu

arttirmis olur.

Radyoterapide yiiksek dozlara c¢ikilarak maksimum tiim6r kontroliiniin
amaglandigt IMRT ve VMAT teknikleriyle hazirlanan tedavi planlari, homojen
olmayan doz dagilimlarindan meydana gelir. IMRT planlarinda genellikle 5, 7 ve 9
alan sayisina sahip olan, herbir alanda birden fazla alt alan veya MLC yapraklarinin
hareketleriyle olusturulan dinamik alanlar bulunur. VMAT planlar1 ise 1simmlama
yapilitken MLC hareketi, gantri rotasyon hareketi ve doz rate degisimi sonucu

olusur. IMRT ve VMAT tekniklerinde birgok parametre (kiiclik alanlar, farkli 151n
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yogunluklari, multi lif kolimatérler, vs.) etkindir ve el ile MU hesab1 3BKRT’deki
gibi yapilamamaktadir (34). Dinamik MLC yapraklarinda olusabilecek 1 mm’lik
hatada %5°’lik doz farklilig1 oldugunu géstermislerdir. Bu sebepten, IMRT ve VMAT
planlarinin hastaya uygulanmasindan once gerekli dozimetrik kontrollerin muhakkak

yapilmasi gerekir (82).

Dozimetrik dogruluklar her ne kadar birebir sartlarda kontrol edilmesi gerekli
olsa da, insan anatomisinin aynen taklit edilerek tiim hacimlerde dozimetrik kontrol

yapilmasi miimkiin degildir.

IMRT ve VMAT planlarin dozimetrik dogruluklarindaki farkliliklar
incelenmistir. IMRT ve VMAT planlarinin  dozimetrik o6l¢iim  sonuglar
karsilastirilmistir. Tang ve arkadaslarinin (83) yaptig1 calismaya gore, IMRT de
belirli sayida demet alaniyla tedavi yapilmasi kullanigh olabilmektedir ancak bu
acilar ideal demet acilar1 olmayabilir. Bu da planin ideal doz dagilimimi olusturmak
icin daha fazla zorlayict MLC hareketlerine yol agabilmektedir. IMRT tekniginde
doz modiilasyonu sadece MLC hareketleriyle yapilirken, VMAT tekniginde doz hiz1
ve gantri hiz1 parametreleri, doz modiilasyonunda MLC’lere diisen yiikii azaltarak
daha az zorlayict MLC hareketleri saglar ve boylece hesaplanan planin

uygulamadaki dogrulugunu arttirir.

IMRT ve VMAT planlar1 genellikle kritik organ korumasinin son derece zor
oldugu bu yiizden hedef i¢in yliksek dozlara ¢ikilmadigi durumlarda kullanilir.
Timoriin yerlesim bolgesi tedavi planinin zorluk derecesini degistirmektedir. Prostat
gibi kritik organlarin korunmasinin rahat oldugu bir planla, bas-boyun gibi bir¢ok
kritik organin igeren ve diizensiz bir yapiya sahip hedefler 1sinlamasi i¢in hazirlanan
planlar ve buna bagli olarak MLC hareketleri oldukga farklilik gdosterir. Bu
farkliliklar yapilan planin dozimetrik dogrulugunu da etkileyebilmektedir. Bu
calismada kullanilan her ii¢ planlama sisteminde de farkli dozlarda tedavi planlama
sisteminin bulundugu belirlenmnistir. Vs ve V1o icin VMAT ayrica Voo igin IMRT
Onerilebilinir. Bu sebep ile akciger kanseri hastalara uygulanacak tedavi planlama
yonteminin belirlenmesi i¢in her iki yOnteminde karsilastirilmast gerekliligi

distiniilmektedir.

IMRT ve VMAT gibi son derece gelismis, birgok degiskenin bir arada oldugu

komplike tedavilerde her tedavi 6ncesi mutlaka dozimetrik dogrulama yapilmasinin
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gerekli oldugu, yapilmamis bir doz dogrulama sonucunda olusabilecek bir hatalinin

geriye doniisli olmayan sonuglar doguracagi unutulmamalidir.

Kliniklerde hasta alimindan 6nce kullanilan doz dogrulama cihazlari mutlaka
dogrulugundan emin olunan bir bagska dogrulama cihazi ile kontrol edilmeli ve varsa

bir tutarsizlik ¢6ziim yollarina gidilmelidir.
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