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OZET
BAS BOYUN KANSERLERINDE ADAPTIiF RADYOTERAPI

UYGULAMALARININ DOZIMETRIK PARAMETRELERE ETKIiSININ
FARKLI ALGORITMALAR iLE DEGERLENDIRILMESI

Stitcti, Tarik Ziyad
Yiiksek Lisans Tezi, Saglik Fizigi Anabilim Dali, Saglik Fizigi Programi
Danisman: Prof. Dr. Siileyman Dasdag
Temmuz, 2021. 105 Sayfa.

Bu ¢alismanin amaci, adaptif radyoterapi tedavisi almig 10 bas boyun kanseri
hastanin tedavi planlarmin farkli tedavi planlama algoritmalariyla hesaplatilip,

sonuclarin timor ve normal doku tizerindeki dozimetrik etkisi etkisini incelemektir.

Calismada yer alan 10 bas boyun kanseri hastanin BT goriintiileri iizerinden
hedef ve kritik organlar1 konturlanmistir. Bu hastalar i¢in olusturulan tiim tedavi
planlari, PTV54 ve PTV60 hedef hacimleri iizerinden olusturulmustur. Kilo kayb1
saptanan hastalarin tedavi siirecinde cekilen ikinci BT goriintiileri iizerinden revize
edilen hedef hacimleri PTV54, PTV60 ve ¢izilen riskli organlar i¢in adaptif planlar
olusturulmustur. Hastalarin tedavi planlar1 Eclipse™ tedavi planlama sistemi (TPS) ve
Monaco® TPS ile yapilmustir. Her iki sistem igin de hacimsel ayarh ark tedavi (VMAT)
teknigi kullanilmistir. Tedavi planlar1 yapilirken her bir hasta i¢in kullanilan plan
parametre ve kriterleri iki sistem i¢in de ayni tutulmustur. Planlar, her iki sistemde
karsilikli ¢akisik cift ark olacak sekilde 330-30 kolimator agilarinda ayarlanmistir.
Tedavi planlarinda foton enerjisi her iki sistemde de 6MV enerji olacak sekilde
secilmistir. Tedavi algoritmalarinin hesaplama sirasinda kullandigi grid size, her iKi
planlama sistemi i¢in de 2,5mm olarak tercih edilmistir. Alan izomerkezleri PTV

hacimlerinin ortasinda olacak sekilde her iki sistem i¢in belirlenmistir.

Bu calismada adaptif radyoterapi (ART) gormiis 10 bas boyun kanserli
hastanin farkli algoritmalarla hesaplanmis planlardan elde edilen verilerin dozimetrik
degerlendirmesi yapilmis ve istatistiksel agidan incelenmistir. Elde edilen degerler
arasinda istatistiksel anlamda kii¢iik farkliliklar olsa da genel olarak benzerlik

gostermistir. Hedef hacimlerin doz dagilimlart agisindan degerlendirildiginde her ne



kadar Monte Carlo algoritmasi AAA’ya kiyasla daha etkin hesaplar yapiyor olsa da
dozimetrik anlamda her iki sistem i¢in de optimal klinik kriteleri karsilayan sonuglar
elde edilmistir. Risk altindaki organlar agisindan énemli farkliliklar bulunamamustir.
Ancak ortalama cilt dozunda AAA algoritmasinin Monte Carlo’ya istiin geldigini
gostermistir. MU degerleri agisindan AAA, Monte Carlo algoritmasiyla kiyasla

belirgin bir iistiinliikk géstermistir.

Sonug olarak her iki algoritmanin hasta tedavi planlarindaki dozimetrik
etkisine bakildiginda olusturulan planlarin klinik agidan uygulanabilirligi noktasinda

ikisi i¢in de esdeger Olcilide sonuglar dogurdugu sdylenebilir.

Anahtar Kelimeler: AAA, Monte Carlo, Bag Boyun Kanserleri, Adaptif Radyoterapi
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The aim of this study is to calculate the treatment plans of 10 head and neck
cancer patients who received adaptive radiotherapy with different treatment planning
algorithms and to examine the dosimetric effect of the results on the tumor and normal

tissue.

Target and critical organs were contoured on CT images of 10 head and neck
cancer patients included in the study. All treatment plans created for these patients
were based on target volumes PTV54 and PTV60. Adaptive plans were created for the
revised target volumes PTV54, PTV60 and the drawn risky organs on the second CT
images taken during the treatment of patients with weight loss. Treatment plans of the
patients were made with the Eclipse™ treatment planning system (TPS) and Monaco®
TPS. Volumetric modulated arc therapy (VMAT) technique was used for both
systems. While making treatment plans, the plan parameters and criteria used for each
patient were kept the same for both systems. Planes are arranged at 330-30 collimator
angles so that both systems have mutually coincident double arcs. In the treatment
plans, the photon energy was chosen to be 6 MV energy in both systems. The grid size
used by the treatment algorithms during the calculation was chosen as 2.5mm for both
planning systems. Field isocenters were determined for both systems in the middle of
the PTV volumes.

In this study, the data obtained from plans calculated with different algorithms
of 10 patients with head and neck cancer who received adaptive radiotherapy (ART)
were evaluated statistically. Although there were statistically minor differences
between the obtained values, they were generally similar. When the target volumes are

evaluated in terms of dose distributions, although the Monte Carlo algorithm makes
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more efficient calculations compared to AAA, results that meet the optimal clinical
criteria for both systems in dosimetric terms have been obtained. No significant
differences were found for organs at risk. However, it showed that the AAA algorithm
was superior to Monte Carlo in the average skin dose. In terms of MU values, AAA

showed a significant superiority compared to the Monte Carlo algorithm.

As a result, considering the dosimetric effect of both algorithms on patient
treatment plans, it can be said that the plans created have equivalent results for both in

terms of clinical applicability.

Keywords: AAA, Monte Carlo, Head and Neck Cancers, Adaptive Radiotherapy
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1. GIRIS

Bas boyun kanserleri tiim kanserler ele alindiginda oransal olarak yaklasik %10’nu
olusturmaktadir. Erkeklere oranla daha fazla goriilme sikligi yasanmaktadir. Agiz
boslugu kanseri diinya genelinde erkeklerde en sik goriilmekle beraber, bunu larenks
kanseri takip etmektedir. Orofareks ve hipofarenks kanserleri ise kadinlarda en sik
goriilen bag boyun kanserleri olmakla birlikte bunu agiz boslugu kanserleri takip

etmektedir.

Kansere neden olan en 6nemli etkenlerin basinda sigara ve alkol kullanimi yer alir.
Risk faktorleri ise genetik yatkinlik, vitamin eksikligi, beslenme bozukluklaridir.
Bunlara ek risk faktorleri olarak, zayif agiz hijyeni, kronik enfeksiyonlar, uyumsuz
protez kullanimi, gastrodzofageal reflii ve viral enfeksiyonlar gosterilebilir (Dennis ve

Barry, 2000).

Bas boyun bolgesine anatomik agidan bakildiginda merkezi sinir sistemi, kraniyal
sinirler, goz gibi kritik ve 6nem arz eden yapilara komsuluk yapiyor olmasi, bas boyun
kanserlerinin lokal invazyonlar1 sonrasi ciddi fonksiyonel kayiplara sebep
olabilmektedir. Diger taraftan bu Onemli yapilara olan komsuluk, bas boyun
kanserlerinde tedavi yaklasimlarina 6nemli kisitlamalar getirmesine neden olmakla
birlikte cerrahi operasyonlarda yasanan sinirlamalar radyoterapinin dnemini daha da

artirmaktadir.

Radyoterapide temel amag, hedeflenen hacme tiimdr kontroliinii saglamak i¢in gerek
duyulan maksimum radyasyon dozu verilirken, 1s1nlanan alan igerisinde kalan saglikli
doku ve organlarin miimkiin olan minimum dozu almasini saglamaktir. Bu sayede en
uygun tedavi alanlar1 kullanilarak tiimori olusturan hiicreler ortadan kaldirilirken,
saglikli doku ve organlar minimum zarari goérmektedir. Gilinlimiizde cerrahi ve
radyoterapi alanindaki gelismelerle birlikte kemoterapi ile bas boyun kanserlerinin
tedavisinde ileri derece lokal kontrol ve sagkalim elde etmek miimkiin olmaktadir

(James ve Kian, 2010) .

Radyoterapi, cerrahi ve kemoterapinin yaninda bas boyun kanserlerinin tedavisinde

uzun yulardir kullanilmasiyla birlikte onemli bir yere sahiptir. Teknolojinin



gelisimiyle birlikte radyasyon onkolojisi alaninda 6nemli adimlar atilmig, modern
radyoterapi tekniklerinin glinimiizde uygulanmasma imkan saglamistir. Bu
gelismelerin yani sira tedavi edilecek hedeflerin lokalizasyonlarinin belirlenmesinde
kullanilmaya baglanan manyatik rezonans goriintiileme ve pozitron emisyon tomografi
— bilgisayarli tomografi (PET-BT) gibi diagnostik goriintilleme sistem ve
yontemlerinin gelismesiyle birlikte radyoterapi tedavi planlamalarinda O6nemli

gelismeler kaydedilmstir.

Bas boyun kanserlerinin tedavisinde, son yillarda gelismis tedavi yontemi olarak
kullanilan yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) yontemi 6nemli rol oynamaktadir. Bir
¢ok calisma, bas boyun kanserlerinin tedavisinde IMRT ile elde edilen lokal kontrol
sonuglarinin klasik radyoterapi sonuglarina gore iistiinliik sagladigin1 gostermistir.
Klasik radyoterapi tekniklerine gére doz dagilimin daha iyi saglandigi IMRT teknigi
ile tedavi edilen hastalarin tiimore komsu dokulardaki daha hizli doz diisiisii bu
teknigin Onemini artirmakta, lokal kontrolii saglamada bariz farklar ortaya
koymaktadir. Her giin tekrarlanan bir tedavi yontemi olan radyoterapi, bu tekniklerin
titizlikle uygulanmasin1 gerektirmektedir. Goriintii klavuzlugunda radyoterapi bu
acidan Onem tagimaktadir. Son yillarda gelisen tedavi yontemleriyle birlikte adaptif

radyoterapi 6nemli yenilikler arasinda yerini almistir.

Adaptif radyoterapi (ART) ile, hastanin anatomisindeki degisiklige bagli olarak
yapilan tedavi planlama degisiklikleri ile hastaya daha iyi bir tedavi verilmesi
saglanabilmektedir. Radyoterapide adaptif tekniklerin kullanilmasi, tiimor kontrolii ve
normal dokularin korunumuyla birlikte hastalarda sag kalim ve yasam kalitesi artiginin
Onilinii actig1 gdzlemlenmistir. Bas boyun kanserlerinin tedavisinde parotis, kohlea,
superior farengeal konstriktor ve diger Onemli kritiklere kontrolli dozun
verilebilmesinin yasam kalitesini arttirdigi birgok ¢alismada gosterilmistir ( Feng ve
digerleri, 2007; Yao ve digerleri, 2007) . Bas boyun boélgesi kanserleri, verilen
radyasyon doz cevabina bagli organ deformasyonu ve hacimsel kii¢iilme, timor
hacminde kiigiilme, normal doku degisimi, kilo kaybi1 ve cerrahi sonrasi
degisikliklerin/6demin gerilemesi nedeniyle ART’den 6nemli 6l¢iide yarar gorecek bir

alandir.



Radyoterapi, farkli tedavi modaliteleriyle uygulanan bir tedavi yontemidir. Tedavi
modalite sistemlerinin arka planinda gesitli doz optimizasyonlarinin gergeklestirildigi,
istatistiksel doz dagilim hesaplamalarinin yapildigi tedavi planlama algoritmalari

mevcuttur.

Bu ¢alismanin amaci, adaptif radyoterapi tedavisi almis bas boyun kanseri hastalarin
tedavi planlarmin farkli tedavi planlama algoritmalartyla hesaplatilip, sonuglarin

tiimor ve normal doku tizerindeki dozimetrik etkisi etkisi incelenmek istenmistir.



2. GENEL BILGILER
2.1. Radyoterapi Tedavi Teknikleri

2.1.1 Konvansiyonel Radyoterapi

Konvansiyonel radyoterapi, foloroskopi, simulatdér gibi cihazlardan edinilen
gorintiilerle iki boyutlu olarak ¢alisilan tedavi yontemidir. Bu tedavi seklinde tedavi
planlar1 karsilikli 151n demetleri kullanilarak karsilikli paralel alanlar olusturularak
yapilir. Isin redavisinin uygulanabilmesi i¢in Oncelikle tedavi hacim/hacimlerinin
belirlenmesi gereklidir. Tedavi edilecek alan hastanin cildine isaretlenir. Bu
isaretlenen alanlar genelde dikdortgen, kare seklinde olmaktadir. Tedaviden 6nce
belirlenmesi gereken bu alanlar i¢in kaynagr X-isin1  olan simulatorler
kullanilmaktadir. Isinlanacak olan hedef hacim iki boyutludur. Tedavi siiresi
1sinlanacak alanin boyutuna, yiizde derin doza, kaynak veya cihaz verimine gore elle
hesaplanir. Tedavi tekniklerinin gelisimiyle beraber tedavi alani bloklar kullanilarak

daha da uygun hale getirilmistir (Bucci, Bevan ve Roach, 2005).

Sekil 1. Konvansiyonel Radyoterapide Alan Simulasyonu



2.1.2. U¢ Boyutlu (3B) Konformal Radyoterapi

Konformal radyoterapi, bilgisayarli tomografiden elde edilen goriintii kesitlerinin
tedavi planlama sistemine aktarilmasindan sonra kritik organlar ve hedef hacmin
belirlenip konturlanmasiyla maksimum tedavi dozunun hedef hacme verilip, kritik
organlarda ise en diisiik dozlar1 saglamak {izere uygulanan tedavi yontemidir. Kisiye
0zel tedavi planlarinin hazirlandigi bu tedavilerde DVH (Doz — Hacim Histogram) ile
verilen radyasyon dozunun gerek hedef hacim igin gerekse kritik organlar igin

degerlendirmeleri yapilabilmektedir (ICRU Report 50,1999).

Uc¢ boyutlu konformal radyoterapide tedavi voliimlerinin belirlenmesinde
uluslararasidiizenlemis raporlardan faydalanilir. Eksternal radyoterapide giiniimiizde
International Commision on Radiation Units and Measurements (ICRU) 50, 62 ve 83

nolu raporlariin kullanimi 6nerilmektedir.

Isinlanacak hedef hacimler manyetik rezonans (MR), bilgisayarli tomografi (BT) ve
pozitron emisyon tomogafi (PET) goriintiileri iizerinde belirlenen Gross Timor
Voliimii (GTV), Klinik Hedef Voliim (CTV) ve Planlanan Hedef Voliim (PTV) olarak
olusturulurlar. Bu hacimlerin yani sira radyasyona maruziyet agisindan risk altindaki

organlar (RAOQ) i¢in de voliimler belirlenir (IAEA-TECDOC-1588, 2008).

Sekil 2. U¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi



2.1.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi

Radyoterapi tekniklerinde teknolojinin hizli gelisimiyle birlikte dnemli mesafeler kat
edilmistir. Bu gelismeler yogunluk ayarli radyoterapi (IMRT) gibi ileri diizey tedavi
tekniklerinin ortaya ¢ikmasini saglamistir. Eski tekniklerle tedavi planlart yapilirken
hedefte istenilen doz dagilimini saglamak igin genis marjlar verilirken risk altindaki
organlar radyasyon dozundan oldukg¢a etkilenmekteydi. IMRT tekniginde ise verilen
151n demetlerinin yogunlugu degistirilmekte, hedef hacim ve risk altindaki organlar
icin istenilen optimal diizeyde doz dagilimlar1 saglanmaktadir. IMRT nin konformal
tedavi teknigine gore hedefteki doz homojenitesinin daha iyi seviyede saglanip
saglikli dokularin aldig1 radyasyon dozlarini daha diisiik seviyede tutmasi bu teknigi
tercih edilir kilmaktadir. Bu sayede saglikli dokular daha az toksisiteye maruz
kalmaktadir (ICRU Report, 2010 ; Carol, Targovnik, Smith, 1992). Konformal ve
IMRT tekniklerinin RAO agisindan Sekil 3’te karsilastirilmasi gosterilmektedir.

3 alanh Konformal Radyoterapl 3 wlanh INRI

1. Isin Profili
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A A%
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Sekil 3. Konformal ve IMRT tekniginin RAO agisindan karsilastirilmasi

Radyoterapi alaninda en gelismis tedavi tekniklerinden biri olan IMRT, timor
hiicrelerine hedeflenen maksimum dozu verirken saglikli doku ve organlar minimum
diizeyde alacak sekilde yliksek seviyede koruma gergeklestirilebilmektedir. IMRT yi

diger diger tedavi tekniklerinden ayiran Ozelliklerinden bir tanesi de klasik



yontemlerde hedefe yonlendirilen 151n demet sayis1 2-4 civarlarinda iken bu teknikte
daha fazla sayida agida daha fazla 1s51n demeti kullanilabiliyor olmasidir. Klasik
yontemlerde kullanilan az sayidaki 1simn demetleri, 1sinlama yapildiginda tiimdre
verilen dozun miktarina yakin seviyerlerde saglikli doku ve organlar etkilemektedir.
IMRT tedavi teknigi uygulanan planlarda kiiclik alanlar olusturularak doz
yogunluklar1  degistirilebilmektedir. Bu sebeple tiimorde maksimum doz
olusturulurken etrafindaki saglikli dokular maksimum seviyede korunabilmektedir

(Carol, Targovnik ve Smith, 1992 ; Khan, 2007).

YART tekniginde alt alanlar olusturulmasini saglayan bir kolimasyon sistemi yer
almaktadir (Sekil 4). IMRT tekniginde bu kiiciik alt alanlar gantri icersinde yer alan
¢ok yaprakli kolimatorler (CYK) sayesinde olusturulmaktadir. Bu kolimator
sisteminin sahip oldugu kursun yapraklar gantri belirli bir acida iken hareket ederler.
Bu kursun yapraklar hareket ettik¢e kiiciik alt alanlar olusturularak doz yogunlugu
ayarlanarak hedefteki doz yogunlugu istenilen seviyede tutulup saglikli dokularin

korunmasi1 saglanmis olur (Sekil 5).

-

Sekil 4. Cok yaprakli kolimator (CYK) sistemi



Sekil 5. IMRT tekniginde farkli doz yogunluklarinin CYK’ler ile olusturulmasi

IMRT teknigi, 3BKRT’ye gore saglikli doku ve organlarin dozunu diisiiriirken hedef
hacme istenilen radyasyon dozunun iletilmesini saglar. 3BKRT’ de saglikli dokularin
alan kenarindaki dozu disiriilirek tiimore uygun doz dagilimi elde edilmekte ve
saglikli dokularda 1sinlanan hacim minimuma indirgenmektedir (Carol, Targovnik,
Smith, 1992 ; Khan, 2007). Ancak kompleks yerlesimli tiimorler i¢in bu teknik uygun
bir yaklagim degildir. IMRT nin 3BKRT’ye kiyasla yiiksek doz konformalitesi ve

kritik organ korumas1 agisindan iistiinliigii sekil 6’da gosterilmistir.

Sekil 6. %95’lik izodozda IMRT ve 3BKRT nin RAO agisindan karsilastirilmasi

2.1.4. Voliimetrik Ayarh Ark Terapi

Voliimetrik ayarli ark terapi (VMAT) teknigi, hasta planlarmin ihtiyaglarina gore
1sinlanan hedef hacim dozunu maksimumda tutarken, risk altindaki organ dozlarim
minimumda tutmayr hedefleyen ileri diizey bir planlama teknigidir. Doz

hesaplamalarini voliimetrik olarak yapan bu teknik, ark tabanli geligsmis bir tedavi



imkan1 sunar. Bas boyun kanserleri radyoterapisinde siklikla kullanilan bu teknik, her
biri birbirinden farkli yogunluklara sahip 151n demetleri kullanmakta ve 1smn
demetlerinin kendi i¢inde doz yogunluklarini degistirmesiyle isinlanan timor
hacminde daha homojen doz dagilimlarinin olusmasina olanak saglar. 4 boyutlu tedavi
imkaninin sunuldugu bu teknikte, gantri rotasyon hizlari, doz yogunlugunu ayarlayan
cok yaprakli kolimator sisteminin birbirinden bagimsiz olarak hareket eden liflerin
hizlarmi ve ¢ikis doz hizlarinin zamana baglh fonksiyonel degisimlerini hesaplama

avantaj1 sunar. (Otto, 2008)

Sekil 7. VMAT tedavi tekniginin gosterimi

VMAT tedavi teknigini digerlerinden ayirt eden en 6nemli 6zelligi gantri doniisii
esnasinda siirekli 1s1nlama yapilmasidir. Hedef hacme gantrinin bir dontisiiyle VMAT
teknigi sayesinde istenilen dozu vermek miimkiindiir. Bu dozu saglamak i¢in gantri ve
doz ¢ikis hiz1 siirekli degiserek tedavi siiresi boyunca otomatik olarak ayarlanir. Ancak
gantrinin hasta etrafindaki bir tur doniisii cilt iizerinde istenmeyen doz dagilimlarina
ve yiiksek degerlerde olusacak monitor unit (MU) miktarindan dolayr saglam
dokulardaki diisiikk doz sagilmalarinin artisina sebep olur. Ayrica sag kalimi yiiksek

hasta ve ¢ocuklarda sekonder kanser riskini arttirir.



2.1.5. VMAT’ta Optimizasyon Yontemi ve Inverse Planlama

Matematiksel anlamda sinirlar1 belirli bir degerin minimum ya da maksimum hale
getirilmesi ve tiim smirlar saglanirken minimum ve maksimum degerleri yerine
gececek degiskenlerin bulunmasi optimizasyon olarak adlandirilir. RT’de tedavi
optimizasyona bakildiginda ise hasta i¢in dogru tedaviyi saglayan tedavi planinda
cihazin 1s1nlama agilari ve 151n demet yogunluklari gibi degiskenlerin en uygun sekilde

hesaplanip optimal sonuglarin bulunmasi gereklidir (Clifford ve Chao, 2004).

Hasta tedavi planlama sisteminde elde edilmek istenen verilerin 6nceden girilip
sonrasinda MU ve 1sinlama degerleri elde edildiginden bu yonteme inverse (tersten)
planlama denmistir. Diger yontem olan forward (ileri) planlama ise 151n agilar1 ve MU
degerleri girilerek CYK’lerin 6nden modifiye edilerek planin sonuglandirildigi bir

yontemdir.

Tedavi planlama sistemine 1sinlanacak hedef i¢in regete edilen doz degeri ve risk
altindaki organlar i¢in istenilen sinir degerler girilir. Kullanilan planlama sisteminde
hedef hacim ve risk altindaki organlarin optimizasyonda g¢aligma onceligine gore
agirliklart manuel girilir veya otomatik olarak secilir. Manuel girdi durumunda
hedeflenen sonuglara ulagilmasi igin optimizasyonu yapan fizik¢i tarafindan siire¢
gercek zamanli olarak takip edilir. Plandaki oncelik durumuna gore agirliklar
belirlenen hedef ve kritik organlar tizerinde olusacak doz dagilimlar1 planlama sistemi

tarafindan bir¢ok olasilik hesaplarindan sonra kullaniciya sunulur.

2.2. Doz Hesaplama Algoritmalari

Klinik bir 151n, Varian Eclipse tedavi planlama sisteminde bir foton 151 kaynagi
modeli ile temsil edilir. Foton 151n kaynagi modeli dort ana kaynaktan olusur: birincil
foton kaynagi, ikinci foton kaynagi, elektron kontaminasyon kaynagi ve kama sagilma
kaynagi. Foton 151n kaynak modelinin birincil kaynagi, hedef diizlemde bulunan bir
nokta kaynagidir. Birincil kaynak, hedefte olusturulan bremsstrahlung fotonlarini

modeller, ancak cihazin ganterisiyle etkilesime giren fotonlar1 hesaba katmaz. kinci
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kaynak bir Gauss diizlemi kaynagidir. Diizlestirme filtresinin altinda bulunur.
Gantrideki etkilesimlerden kaynaklanan fotonlar1 modeller. Diizlestirici filtre 1511
(FFF-151n) s6z konusu oldugunda, yassilastirma filtresi 1sin hattindan ¢ikarildigindan
ve en 6nemli sagilma kaynagi o sirada bulunmadigi i¢in ikincil kaynak hesaplamalara
dahil edilmez. Elektron kontaminasyonu, birincil ve ikincil kaynak modellerin hesaba
katmadig1 birikme bolgesinde biriken dozu tanimlar. Ayrica elektron etkilesimlerinden
kaynaklanan foton kontaminasyonunu da modeller. Elektron kontaminasyon modeli,
derinlige bagl bir egridir ve belirli bir derinlikteki toplam elektron kontaminasyon
dozunu tanimlar. Kama sagilma kaynaginda, kamadaki her nokta bir sagilma kaynagi
olarak islev goriir. Sagilan radyasyonun yogunlugu, o noktaya carpan birincil
radyasyon miktar1 ile orantilidir. Klinigimizde Varian sistemlerinde rutin olarak
kullanilan doz hesaplama algoritmasi, Dr. Ulmer ve Dr. Kaissl (Ulmer W, Harder D,
1995) tarafindan tasarlanan bir algoritma olan Anizotropik Analitik Algoritma (AAA),
bir 3D pencil beam evrisim/siiperpozisyon algoritmasidir. Her kaynak bilesen igin ayri
Monte Carlo'dan tiiretilmis modelleme kullanir. AAA, ¢oklu yanal yonlerde foton
sacilim kernellerini kullanarak anizotropik olarak doku heterojenligini agiklar. Hasta
sagilim modeli, hastanin i¢inde biriken doz i¢in kullanilir. Genis alanh tedavi 1511,
sonlu boyutlu 1smnlara boliiniir. Isinciklar, fantom dagilimini tanimlayan birkag
monoenerjik dagilim kernelleri kullanilarak modellenmistir. Isinciklarin boyutu,
izomerkez diizlemindeki hesaplama gridinin ¢oziniirliigi ile belirlenir. Doz
hesaplamasi, her bir kaynak model bileseni i¢in ayr1 ayri 1s1mn demeti kesitleri
tizerindeki kivrimlara dayanmaktadir. Hacimsel doz dagilimini hesaplamak igin
hastanin viicut hacmi bir 3B voksel matrisine boliiniir. Hesaplama voksel gridinin
geometrisi, diverjans 1sinlarin Yyelpaze seklindeki hatlart nedeniyle 1raksaktir.
Hesaplama vokselleri, kullanici tarafindan belirlenen bir kalibrasyon egrisine gére BT
goriintiilerinden hesaplanan ortalama elektron yogunlugu ile iligkilidir. 3B doz
dagilimi, kaynak modeldeki farkli kaynaklar i¢in ayri evrisimlerden hesaplanir.
Konvoliisyonlar, sonlu boyutlu isinlar1 igeren genis 1sin alani igin gergeklestirilir.
Nihai doz, tekli 1s1n demetlerinin birleserek tist iiste bindirilmesiyle elde edilir. Foton
aki zayiflamasi, bir enerji biriktirme yogunluk fonksiyonu ile modellenmistir ve foton
sacilimi, yanal enerji sagilimini tanimlayan bir sagilma kerneli ile modellenmistir.

Foton aki zayiflamasi ve sagilma kerneli, her 1sin demeti igin ayri ayri tanimlanir.
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Birincil kaynagim ve diger foton kaynaklarinin hesaplamalari, yalnizca spektral
bilesime ve odak noktalarinin konumu ve boyutuna gore farklilik gosterir. Doz
evrisimi, karmasik heterojen evrigimlerde bile daha dogru enerji korunumuna izin
veren enerji tiiriinden gergeklestirilir. Son olarak, enerjiyi doza doniistiirmek i¢in

6lgekli su yaklagimi kullanilir (Varian Medical Systems, 2015).

2.2.1. Diizeltme Tabanh Algoritmalar

Diizeltme tabanli algoritmalar temelde, hastaya simiile edilen doz dagilimlarinin
hesaplanmasi i¢in, water-fantomdan elde edilen doz 6l¢iimlerinin diizeltilmesi ilkesine
dayanir. Referans alinan sartlarda ve su fantomunda, verim faktorii, doku-fantom
orani (TPR), doku-hava orani (TAR) ve RAO ol¢iimleri elde edilir. Hastaya verilen
dozun hesaplanmasinda, doku eksikligi, 1s1n diizenleyicileri ve doku heterojenitesi igin
cokga diizeltme faktorii uygulanmaktadir. Lineer azalma metodu, efektif azalma
katsayis1t metodu, Power Law (Batho) metodu, doku-hava oranlari metodu (RTAR),
esdeger doku hava orant (ETAR) metodu inhomojeniteyi diizeltme yontemlerinin
baslicalaridir. Bu metotlar 6lgtimden elde edilen verilere dayanir ve ¢ok hizlidir
(AAPM, 2004).

2.2.2. Model Tabanh Algoritmalar

Bir deterministik model tabanli algoritmalar sinifina, evrisim-iist {iste binme yontemi
denir. Ilk olarak Dean (1980) tarafindan 6nerilen bu yontem, klinik olarak cesitli
sekillerde gelistirilmis ve uygulanmistir (Boyer ve Mok, 1985; Mackie ve digerleri
1985; Mohan, Chui, Lidofsky, 1986). Bu algoritma sinifinin ortak 6zelligi, doz
hesaplama geometrisindeki bir noktada veya bir 1sin hatt1 boyunca birincil radyasyon
parcaciklarinin etkilesimlerinden kaynaklanan doz dagilimlarin1i modellemek i¢in doz
cekirdeklerinin kullanilmasidir. Genel olarak, bir insan viicudunun farkl yerlerindeki
doz kernelleri, ¢esitli doku bilesimlerinin ve yogunluklarinin varligindan dolayi ayni
olmamalidir. Ancak verimlilik i¢in tedavi planlama sistemlerinde basitlestirilmis doz

kernelleri kullanilmigtir. Bu nedenle, bir evrisim-siiperpozisyon algoritmasinin
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dogrulugu, biiyiik oOlgiide Kkernel varyasyonunun heterojen geometri igin nasil

uygulandigina baglidir.

2.2.3. Monte Carlo Metodu

Monte Carlo teknigi, maddede radyasyon taginmasi gibi karmasik problemleri ¢6zmek
icin uygun olasilikli bir yontemdir. Monte Carlo simiilasyonlarinda kullanilan
istatistiksel dagilimlar, ilgili proseslerin temel fiziksel 6zelliklerinden tiiretilmistir.
Monte Carlo yontemleri giinimiizde farkli radyasyon tedavisi uygulamalarinda yaygin
olarak kullanilmaktadir (Rogers ve Bielajew 1990; Mackie 1990; Andreo,1991; Ma
ve Jiang, 1999; Rogers, 2002; Verhaegen ve Seuntjens, 2003). Monte Carlo
yonteminin dogrulugunun, temelde yatan teorik modellerin yam1 sira yazilim
uygulamasima ve kullanici tarafindan secilen parametrelere bagli oldugu

vurgulanmalidir.

Miinferit parcaciklarin yoriingeleri, ilgili fiziksel siiregleri 6rneklemek i¢in rastgele
sayilar kullanilarak Monte Carlo yonteminde simiile edilir. Her bir baglangi¢ partikiilii
ve tiim ikincil sagilmalari genellikle Monte Carlo simiilasyonlarinda partikiil ge¢misi

olarak anilir.

Elektronlarin simiilasyonu, yavaslama siirecinde karsilastiklar1 ¢cok sayida ¢arpisma
nedeniyle daha karmasiktir. Bir elektron ve ikincil pargaciklar bir malzemede
yavasladik¢a, yerel olarak absorbe edilinceye kadar yiiz binlerce elastik ve esnek
olmayan ¢arpismaya maruz kalabilirler. Bu nedenle son derece zaman alicidir (Berger,
1963). Bu metotta ¢ok sayida ¢arpisma, enerji kaybinin kiimiilatif etkisinin yon ve
konumdaki degisikliklerin ¢oklu sagilma dagilimlarindan 6rneklendigi tek bir elektron
saciliminda yogunlastirilir.Yogunlastirilmis Oykii teknigi olarak adlandirilan bu
teknik, etkilesimlerin ¢ogunun yalnizca enerji ve sacilim ydnlerindeki kiigiik

degisikliklerle sonuglanacagi ger¢eginden dolay:1 uygulanir.
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2.3. Anizotropik Analitik Algoritmasi

2.3.1. AAA Hakkinda

AAA doz hesaplama modeli, birincil fotonlardan, sa¢ilan fotonlardan ve 1sin
modiilatorlerinden (birincil kolimator, 151n dogrultma filtresi ve kama filtresi) yayilan
elektronlar i¢in ayri modellerden olusan bir {i¢ boyutlu kalem 1sin ve evrigim
siiperpozisyon algoritmasidir. Temel fiziksel nicelikler i¢in fonksiyonel formlar,
hesaba cihaz 6zellikleri ekleyerek bir siireci baslatir. Bu genellikle, bu tiir algoritmalar
icin gereken hesaplama siiresinde gozle goriiliir bir azalmaya yol acar. Ug boyutlu
komsulukta ¢oklu yanal yoniin foton sa¢ilma kernelleri kullanilarak anizotropik olarak
doku heterojenlikleri hesaplamaya eklenir. Sonuglanan doz dagilimi, fotonlarin ve
elektron 1sinlariin katkisinin iist iiste bindirilmesiyle olusturulur. Hava boslugunun
arkasindaki doz, sagilan dozun modellenmesinden kaynaklanan hatalar ile AAA

algoritmasiyla hesaplanir (Cakir ve Akgiin, 2019).

2.3.2. AAA’da Doz Hesaplamasi

Klinik uygulamalarda AAA, doz hesaplama algoritmasi ve foton demet kaynagi
modeli algoritmasi olarak iki kisma ayrilir. Doz hesaplama algoritmasi, temel fiziksel
degiskenleri kullanarak doz aktariminmi hesaplarken, foton demet kaynagi modeli
gercek dozlarin hesaplanmasi i¢in gerekli olan temel fizisel parametreleri belirler.
Hastaya iletilen dozun modellenebilmesi i¢in hasta sagilma modeli kullanilir. Hastaya
aktarilan  tedavi 111 girisi boyutu sinirli olan demetciklere ayrilmistir. Bu
demetgiklerin her biri, birbirinden farkli monoenerjetik sagilim kernelleri kullanilarak
modellenir. Birbirinden farkli demet kalitelerimdeki fantom sagilma etkilerini sa¢ilma
kernelleri tanimlar. Monoenerjetik kalem demetleri igin suda sagilim kernellerinin
hesaplanmasinda Monte Carlo teknigi kullanilmaktadir. Monoenerjetik sagilma
kernellerinin agirlikli toplamindan polienerjetik bir sagilma kerneli elde edilir. Bu
kerneller, bilgisayarli tomografi goriintiilerinden belirlenen hasta doku yogunluklarina
gore ayarlanarak {ic boyutlu doz hesaplamalar1 sirasinda kullanilir. Sekil 8’de B
demetciginin X-Z diizleminde koordinatlarinin geometrik olarak gosterilisi yer

almaktadir. Bu koordinatlar, demetcik koordinat sistemi ve hasta koordinat sistemi
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olarak iki sistemde tanimlanir. Z derinlik koordinati, demet¢igin koordinat sisteminde

cildin kesisim noktas1 ve merkezi hattan ol¢iiliir.

_— Alan Odag

P Hesaplama
Noktas1

X

Koordinat
Sistemi

Demetcik

lan Merkez Ekseni

Sekil 8. Demetcik Koordinat Sistemi ve X-Z Diizleminde Hasta Koordinat
Sistemindeki Koordinatlar

Klinik amagli kullanilan ana demet boyutlar1 sinirli sekilde demetciklere (B) ayrilir.
Her bir demetgigi kenar uzunlugu merkez diizlemdeki hesaplama gridinin
¢Oziiniirliigliyle uyumludur. Dozun hesalanmasi, kaynaktan ¢ikan birincil fotonlar,
fiziksel kama filtreden sagilan fotonlar, odaksal ekstra fotonlar ve birincil fotonlarin
kontaminasyonuyla  elektronlar  i¢in  demetgik  kesitlerinin  evrisimine
baghdir.Derinlige bagli demetcik evrisimlerinde kullanilan tiim fonksiyonlar, z
derinlik koordinati kullanilarak demet¢igin merkez hatti boyunca hesaplanir.
Demetcigin merkezi hattina dik olarak foton ve elektronlarin yanal doz sagilimlar
kiiresel kabukta tanimlanir. Dozun hesaplanmasi sirasinda kullanilan AAA, sagilmalar
sonucu olusan dozun derinlik ve yanal sagilma olarak iki ana yOniiyle
hesaplanabilecegini var sayar. Yukarida sekilde de goriildiigii gibi yanal doz
hesaplama diizlemi kiiresel sekildedir. Alanin odaginda kiirenin merkezi yer

almaktadir. Koordinat sisteminin kiiresel olusu, kalem demetlerin birbirine benzer

modellerini kullanimina izin verir.Hastada herhangi hesaplama noktasindaki doz (X, Y,
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Z), ana demetteki her demetcigin (B) toplamiyla son kiiresel siiperpozisyonda elde

edilir (Varian Medical Systems, 2010).

2.3.3. Klinik Isin Modelleme

AAA, birincil foton kaynagi ekstra fokal foton kaymagi, elekron kontaminasyon
kaynag1 ve kamadan sagilan foton kaynaklarindan olusan ¢oklu kaynak modelini
kullanmaktadir.Klinik 151n sonlu sayida demetgiklere boliintinerek ®p yogunluguna

sahip birbirinden farkli elektron ve foton bilesenlerine ayrilir.

Kolimatérler

Blok
Cok Yapraklh Koli grler (MLC)
Dinamik Wedge'ler

Demetgikler
& P Hard Wedge

Hesaplama Grid'i

Sekil 9. Tedavi Birim Bilesenleri
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Birincil Foton Kaynag

Bir nokta kaynak olan birincil foton kaynagi, hedef diizleminde yer almaktadir.
Bu kaynak, BEAMnrc Monte Carlo kodunu kullanarak gercege yakin hedef
materyal ve kalinliklarin1 simule ederek cihazin gantrisiyle etkilesime
girmeyen bremsstrahlung fotonlarini modellemektedir (Rogers ve digerleri,
1995).

Elektron Kontaminasyon Kaynagi

Her bir derinlikte normalize edilmemis doz hesaplamalari sonucu eklenecek
degerleri elektron kontaminasyon kaynagi tanimlamaktadir. Bu kaynak ayni1
zamanda elektron etkilesimleri sonucu ortaya ¢ikan fotonlarin
kontaminasyonlarint ~ modellemek  i¢in  de  kullamilir.  Elektron
kontaminasyonunun belirli derinlikteki toplam miktarmni belirten derinlige

bagli bir egri ile modellenmektedir.

Ekstra Fokal Foton Kaynag

Bir Gaussian diizlem kaynagi olan ekstra fokal foton kaynagi diizlestirici
filtrenin altinda yer almaktadir. Gantrideki diizlestirici filtre, birincl
kolimatorler ve ikincil diyaframdaki etkilesimlerden kaynaklanan fotonlari

modellemektedir.

Kamadan Sacilan Fotonlar
Kamanin her noktasi sacilim kaynagi olarak davranir. Buradan sacilan
radyasyonun siddeti kamaya carpan birincil fotonlarin miktariyla dogru orantili

olarak ileri yonde sagilim gosterdigi varsayilir.
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2.3.4. Hacimsel Doz Hesaplama

Hacimsel doz dagilimi1 hesaplamasi i¢in, hasta viicut hacmi, se¢ilen hesaplama gridine
dayali olarak ii¢ boyutlu hesaplama vokselleri matrisine boliintir. Hesaplanan voksel
gridlerinin geometrisi, koordinat sisteminin 1smn faz hatlariyla hizalanir. Her
hesaplanmis voksel, kullanici tarafindan belirlenen bir kalibrasyon egrisine gore hasta

BT goriintiilerinden hesaplanan ortalama elektron yogunlugu (p) ile iligkilendirilir.

Ug boyutlu doz dagilimi, birincil fotonlarin, ekstra odak fotonlarinin ve kontamine
elektronlarin her biri igin ayr1 evrisimlerden hesaplanir. Kivrimlar, klinik genis 111
olusturan tiim sonlu boyutlu 151n demetleri i¢in gergeklestirilir. Nihai doz dagilima,

demetgiklerin st tiste bindirilmesiyle elde edilir. (Varian Medical Systems, 2010).

2.4. Optimizasyon Algoritmalari

Bir optimizasyon algoritmasi, optimum bir ¢oziime ulasilana kadar doz dagilimim
istenen hedeflere uygun hale getirerek optimal alan seklini ve yogunlugunu belirler.
Algoritma, doz-hacim hedeflerine dayali bir plani optimize eder. Optimizasyon
algoritmasi, plan1 optimize etmek ve kalitesini degerlendirmek i¢in bir amag
fonksiyonu kullanir. Amag¢ fonksiyonu, doz-hacim ve diger kullanici taniml
hedeflerin toplamidir. Her optimizasyonun hedefi, bir optimizasyon 6nceligi (p), doz
hedefi tist (maksimum) limiti, alt (minimum) limiti ve doz-hacim kriterlerinin bir
fonksiyonu olarak dort parametreye sahiptir. (n) noktasi (i) ve (m) optimizasyon
hedefleri olan bir denklemde doz su sekilde ifade edilir (Vanetti, Nicolini ve Nord,
2011) :

m n
Y. Yobjective weignt. i* (dose; — dosegea, ;) /0
T P |

burada,
dose; : i Noktasindaki doz

dosegoal : Ongoriilen doz veya iist limit
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objectiveweight : Objektif agirliklandirma
j: Tanimlanan doz miktar1

Optimizasyonlarin hesaplanmasinda Dose Volume Opimizer (DVO), Progressive
Resolution Optmizer (PRO) ve Photon Optimizer (PO) gibi algoritmalar dozun hizl
sekilde hesaplanmasini saglar. Temelde evrisim-siiperpozisyon ilkesine dayanan bu
algoritmalarin hesaplama hizlari, optimizasyon algoritmalariin her yineleme
sirasinda tam doz hesaplamasi yapmasina izin verir ve ayni zamanda {i¢ boyutlu
evrisim dagilim hesaplamasimi kullanir (Li ve digerleri, 2015). PO ve PRO
algortimalar1 hava bosluklari i¢in doz hesaplarinda diizeltmeler yapar, ancak DVO,

hava boslugu i¢in dozu diizeltmez.

2.4.1 Dose Volume Optimizer (DVO)

Dose Volume Optimizer (DVO) algoritmas1 Eclipse planlama sisteminde IMRT
tekniginde kullanilan bir algoritmadir. Bu algoritma doz dagilimini istenilen hedefler
icin en uygun ¢oziim elde edilene kadar tekrarli sekilde konforme ederek optimum
yogunluk ve sekli belirler. Hedeflerin tasarimina doz akisini 5mm marjla tiim alanlar
icin uydurur. Sonrasinda elde edilen doz akisi hedefi alan izomerkezine simetrik
sekilde genisletilir. Aki hedef alanmnin biiyiikliigi maksimum 40x40cm? olabilir. Bu
hedef alanin biiyiikliigli akinin diizenlenebilecegi bolgeyi belirler. Optimizasyon
asamasinda c¢izgi optimizasyonu kullanilarak optimizasyonu minimize edilecek bir
problem seklinde ele alir. Ik asamadaki ak1 yogunluklarinin tamami sifir veya énceki
optimizasyondaki aki yogunlugu bir tahmin olarak ele alinarak her tekrarlamada
modifikasyon gerceklesir ve gelen akilardan sonra nihai dozu hesaplar ( Varian

Medical Systems, 2015).

2.4.2. Progressive Resolution Optimizer (PRO)

Progressive Resolution Optimizer (PRO), VMAT ark alaninin CYK agikligini

optimize etmek icin kullanilir. Basit bir yaklasimla baslayarak daha iyi ¢6ziiniirlikk
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elde etmek i¢in asamali ¢oklu ¢oziiniirliik stratejileri kullanilir (Tol, Dahele ve Peltola,
2015). PRO, Rapid-arc/VMAT alanlariin Dinamik MLC'den, degisken doz hizindan
ve optimum doz dagilimini iiretmek i¢in degisken gantry hizindan yararlanmasini
saglar PRO algoritmasi CYK’lerin konumlarimi ve belirli derecelerdeki MU
degerlerini bir fonksiyon olarak tanimlayarak 178 kontrol noktasindan olusan bir dizi
olusturur. PRO algoritmasiin baglangigtaki hesaplama kosullari, her bir Rapid-
arc/VMAT alanin1 temsil eden taniml1 kontrol noktalarina baghdir. Algoritmalar, plani
optimize etmek igin ¢oklu ¢ozliniirliklii bir yaklasim kullanmaktadir Optimizasyon
stireci, kontrol noktasi sayisinin ve doz hesaplama sektoriiniin her seviyede kademeli
olarak 10'dan 178'e yiikseldigi dort coklu ¢oziiniirliik seviyesinden olusur (Kan, Leung
ve Yu, 2013). Bunun anlamu, ilk asamada dozun her alanda esit olarak dagitilarak daha
az sayida doz hesaplama segmenti kullanilarak modellenmesidir. Bir ¢oklu ¢6ziiniirliik
seviyesinden digerine gecerken doz hesaplama asamalarinin sayisi artar. Bir doz
hesaplama asamasindaki doz, arkin belirli bir sektorii i¢inde yer alan kontrol
noktalarindaki CYK acikliklarindan gegen birlesik 1s1n akisindan hesaplanir. Yaprak
hareketleri, kontrol noktalari arasindaki yaprak konumlarinin enterpolasyonu ile
modellenir. CYK’lerdeki “tongue and groove” etkisini etkin bir sekilde hesaba katmak
icin CYK agiklik hatlar1 degistirilerek modellenir. Optimizasyon siireci ilerledikge doz
hesaplama asamalarinda acisal ¢oziiniirliik daha dogru hale getirilerek gercek¢i dozlar
hesaplanir. Tiim optimizasyon boyunca kontrol noktalarmin sayist aym kalir.
Optimizasyon siirecinin dogas1 geregi PRO algoritmas: tam olarak deterministik
degildir. Bu nedenle, ayni kisitlamalara sahip ardisik optimizasyonlar farkli sonuglar
verebilir. PRO, hava boslugu diizeltmesini, hava esdeger yogunluklari belirlendiginde
optimizasyon sirasinda hesaba katilarak hesap yapmaya olanak saglar (Li ve digerleri,
2015). Hava boslugu diizeltmesi, doz dagilimlarini hesaplanirken daha gercekei
¢ozinirlik islemleri uygulayarak heterojen doz dagilimlarinin 6niine gegilmektedir

(Mihaylov ve Siebers, 2008).
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Sekil 10. Nokta bulutu yap1 modelinin gosterimi DVO ve PRO algoritmasi

2.4.3 Photon Optimizer

Foton optimizasyon algoritmasi (PO), statik alan IMRT, Rapid-arc/VMAT ve Siemens
mARC planlrinda kullanilir. PO, statik IMRT ve dinamik IMRT/VMAT i¢in
kullanilan optimizasyon algoritmalarii (DVO ve PRO) birlestirerek hesaplama
yapar.PO algoritmasiyla DVO ve PRO optimizasyon algoritmalari arasindaki temel
fark, DVO ve PRO’nun yapilar1 tanimlamak ic¢in bir nokta bulutu modeli
kullanmasidir. PO algoritmasi, yapilarin DVH hesaplamasinin ve doz 6rneklemesinin
goriintii lizerinde tek bir matris kullanilarak tanimlandigr yeni bir yapisal model
kullanir. Matrisin voksel ¢oziiniirliigi i¢in 1,25 mm, 2,5 mm veya 5 mm'lik sabit
degerler kullanilmaktadir. Bu ¢o6ziiniirlik, BT kesitlerindeki diizlemsel X ve Y
¢cOzlinirligiini tanimlar. Kesitlere ortogonal olan Z ¢oziiniirliigii, ¢oziiniirliik ve kesit
araligin1 segmenin bir fonksiyonu olarak kullanilir. Ornegin, orijinal goriintiiniin kesit
¢Ozlinirligi 1 mm x 1 mm ve kesit araligi 8 mm ise ve kullanici optimum ¢oziiniirliigi
2,5 mm olarak tanimlamissa, optimizasyonda 2,5 mm x 2,5 mm matrisini kullanir. Bu
matris, yapilarin konumlarint ve dozun Orneklenmesini tanimlayarak daha once
kullanilan nokta bulutlarinin yerini alir. Yapinin DVH'si, her voksel i¢in tanimlanan
hacim agirliklari kullanilarak degerlendirilir. Vokselin hacim agirligi, voksel i¢indeki
orijinal yap1 segmentinin oranini tanimlar. Kii¢iik yapilar i¢in, DVH'nin daha piirtizsiiz
goriinmesini  saglamak i¢in DVH, doz matrisinden Orneklenir. Sekil 11°de,

optimizasyon sirasinda yapiyi temsil eden vokselleri tanimlayan PO i¢in bir nokta
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bulutu yap1 modeli gosterilmektedir. Bu gdsterimde her bir alandan alinan toplam

dozun degerlendirildigi yeri temsil edilir (Shende , Gupta, Patel ve Kumar, 2016).

Sekil 11. Nokta bulutu yap1 modelinin gosterimi PO algoritmast

2.5. Hesaplama Grid'i

AAA i¢in hesaplama grid degeri 1 ile 5 mm arasinda herhangi bir deger olabilir.
Optimizasyonda kii¢iik grid boyutlar1 (2 mm'den kiigiik) kullanildiginda, doz

matrislerinin boyutu bilgisayar belleginin yetersizligine neden olabilir.

Doz hesaplamasi sirasinda AAA, dozu ilk 6nce farkli bir doz matrisinde hesaplar.
Farkli doz matrisinin genisligi jaw pozisyonlarina baghdir. Gantri sagilimi ve fantom
sagilimimdan kaynaklanan diisiik doz dagilimlari hesaplanirken belirli bir marj eklenir.
Bu marj, alan boyutuna ve se¢ilen hesaplama ¢oziiniirliigline baglidir. Varsayilan
kenar boslugu boyutu 12 cm'dir. Ancak marj miktar1 planin izomerkez diizlemindeki

hesaplama noktalarinin sayis1 74000'1 gegcmeyecek sekilde azaltilir, yani:
(FS X+2xM)x (FS_Y +2x M)/ (h x h) <=74000

Burada;

FS X': X yoniinde alan boyutu
FS Y : Y yoniinde alan boyutu
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M : cm olarak eklenen marj. En az 7 cm.

h : hesaplama grid size (cm)

Boylece, AAA i¢in farkli doz matrisi ve ayrica girig akislar (birincil kaynak igin iki
boyutlu akis, ikinci kaynak i¢in {i¢ boyutlu akis, elektron kontaminasyonu ve kama
sacilimi) izomerkez diizleminde alan kenarinin 7-12 cm Otesine uzanir. Her goriintii
diizleminde doz hesaplamasinin ¢oziiniirliigli, tanimlanan gridin boyutuna karsilik
gelir. AAA ile, doz hesaplamasindan sonra Eclipse sistemine geri gonderilen doz
matrisindeki voksellerden birinin kdsesinin, X ve Y koordinatlari, plandaki ilk alanin
izomerkezinin X ve Y koordinatlari ile ayni olan bir noktada bulunur. AAA, goriintii
kesitlerine dik eksende dozun her zaman tam olarak hesaplanmasini saglamak igin grid
¢ozinlrliglini ayarlar. Kesit kalinligi tanimlanan grid boyutundan daha biiyiikse,
goriintii dilimleri arasindaki doz diizlemlerinde de doz AAA tarafindan hesaplanir.
Kesit araligi tanimlanan grid boyutundan daha kiigiikse, AAA baz1 kesitlerdeki dozu
hesaplamayi atlayabilir. AAA, goriintii Kesit ve doz diizlemi araligini en yakin degere

ayarlayarak, griddeki birim dozu hesaplar (Varian Medical Systems, 2015).

Sekil 12. AAA'da Izgara Boyutu ve Doz Matrisi Coziiniirligii
1.Kesitler arasindaki doz diizlemleri

2. Grid boyutu

2.6. Bas-Boyun Kanserleri
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Bas ve boyun kanseri, orofarenks, hipofarenks, nazofarenks, girtlak, agiz boslugu,
tiikiiriik bezleri, siniisler ve dudak dahil olmak iizere bas ve boyun i¢inde birkag farkli
bolgeden olusan bir kanser grubudur. 2011 yilinda 356.860 kisiye kanser teshisi
konmus ve bunlarin 11.449'u bas ve boyun kanseri teshisi almistir (Cancer Research
UK, 2014). Ortalama 5 yillik sagkalim orani, spesifik alt bolgeye baglhdir; drnegin
1995 ve 1999 yillar1 arasinda bas ve boyun kanseri teshisi konan hastalara bakildiginda
dil kanserleri igin %46, agiz boslugu i¢in %47, orofarenks i¢in %39, hipofarenks i¢in
%20 ve girtlak i¢cin %65'tir (Zigon ve digerleri, 2011). Tedavi, hastaligin yerine ve
evresine baghdir, ancak tipik olarak cerrahi, radyoterapi ve sistemik tedavinin bir

kombinasyonundan olusur.

Bag ve boyun kanseri i¢in radyoterapinin yan etkileri, semptomlarin radyoterapiden
sonra Ui aya kadar olabilecek akut toksisitelerden ve radyoterapinin
tamamlanmasindan birka¢ ay veya yil sonra devam etme egiliminde olan geg
toksisitelerden olusur. Bu yan etkiler yasam kalitesinde 6nemli bir diisiise neden
olabilir (Kelly ve ark., 2007) Bu nedenle yan etkilerin kontrolii ve &nlenmesi

radyoterapi i¢in 6nemlidir.

Bas ve boyun radyoterapisinden sonraki ana geg toksisitelerden biri, tiikiiriik akisinin
azaldigi kserostomidir. Bu durum, konusmayi ve yutmay: etkileyerek dis ¢liriigii
riskini artirir ve yasam kalitesinin 6nemli 6l¢iide diismesine neden olur (Wijers ve
digerleri, 2002). Radyoterapiye bagli kserostomi insidansi, kullanilan spesifik
radyoterapi teknigine ve parotis bezlerine verilen doza bagl olarak degisir. Ornegin,
radyoterapi sirasinda parotis bezlerine verilen dozun en aza indirilmesinin yararini
arastiran bir caligmada, kserostomi insidansi, parotisler korunmadiginda %74'ten
parotislere verilen doz en aza indirildiginde %40'a diisiiriilmiistiir (Nutting ve digerleri,
2011).

Bas ve boyun radyoterapisi ile ilgili diger yan etkiler arasinda disfaji, trismus, ¢ene
osteoradyonekrozu, isitme kaybi ve cilt fibrozu yer alir. Disfaji, yutma yeteneginin
bozulmasidir ve hastanin yasam kalitesini ciddi sekilde etkileyebilecek dnemli bir geg
komplikasyondur (Denaro, Merlano ve Russi, 2013). Beslenme tiipti bagimlilig: ile
sonuclanan siddetli disfaji insidans1 %12 ile %50 arasinda degisen oranlarda degisiklik

gostermektedir (Bhide, Newbold, Harrington ve Nutting, 2012). Trismus, hastalarin
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%S5 ila %38'ini etkileyen ve agiz agikliginin azalmasi ile karakterize olan bag ve boyun
radyoterapisinin bir baska ge¢ yan etkisidir (Dijkstra, Kalk ve Roodenburg, 2004). Bu
yan etki, radyoterapiden 1 ila 9 ay sonra hizla ilerleyerek sonraki yillarda daha yavas
ilerleme hiz1 ile diistise gecer (Wang ve digerleri, 2005). Daha az yaygin olmasina
ragmen, osteoradyonekroz ve isitme kaybi gibi diger ge¢ yan etkiler de yasam kalitesi

tizerinde 6nemli bir etkiye sahiptir (Bhide, Newbold, Harrington ve Nutting, 2012).

2.6.1. Epidemiyoloji ve Etyoloji

Bas boyun kanserleri, bir anatomik bdlgede ortaya ¢ikan cesitli dogal gecmise sahip
heterojen bir neoplazma grubudur. Paranazal siniis, burun boslugu, agiz boslugu,
farenks ve girtlak dahil olmak {izere st solunum-sindirim sisteminin mukozasindan
kaynaklanan tiimorleri kapsayan bir terimdir. Tiikiiriik bezleri, tiroid ve paratiroid,
kemik tiimorleri ve bu anatomik bdlgenin deri ve yumusak dokularindan kaynaklanan
tiimdrleri de kapsar. Sonug olarak, bas boyun bolgesindeki farkli alt bolgelerde ortaya
¢ikan tiimorlerin kendine 6zgili epidemiyolojik, patolojik ve tedavi hususlar1 vardir.
Bas boyun kanserleri diger herhangi bir kanser gibi, ¢ok faktorlii kokenlidir ve
genellikle yasam tarzi aligkanliklarindan dolayr kanserojenlere maruz kalma gibi
genetik yatkinlik ve gevresel faktorlerin bir kombinasyonundan kaynaklanir. Yasam
tarzi aligkanliklart 6nemli bir rol oynamaktadir, ¢linkii potansiyel olarak 6nlenebilecek
10 bas boyun kanseri vakasindan 8'inin bunlardan kaynaklandig1 bilinmektedir. Bu
aligkanliklar yaygin olmakla birlikte, agirlikla cografi bolgeye, sosyal ve kiiltiirel
inaniglara gore degismektedir. Diinya ¢apindaki son tahminlere gore, bir milyar erkek
ve 250 milyon kadin sigara igiyor, 600-1200 milyon insan betel sterlini ¢igniyor ve iki
milyar alkol tiiketiyor. Dengesiz beslenme, gelismis ve gelismekte olan iilkelerdeki
insanlar arasinda yaygin bir faktordiir (Petti, 2009). Tiitiin ve alkol tiiketimi tek basina
tim bas boyun kanseri vakalarinin %75'inde rol oynamaktadir (Vineis ve digerleri,

2004; Pelucchi ve digerleri, 2006).

2.6.3. Tam

Kapsamli bir 6ykii alindiktan ve fizik muayene yapildiktan sonra, biyopsiye bagl olas1

anatomik bozulmay1 veya pozitron emisyon tomografisinde (PET) biyopsiye bagh
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yanlis pozitif sonuclart 6nlemek i¢in ideal olarak biiylik biyopsi 6rnekleri alinmadan
once radyolojik goriintiileme yapilmalidir. Ince igne aspirasyon biyopsisi ilk histolojik
tani i¢in oldukga hassas, 6zgiil ve dogrudur (Tandon ve digerleri, 2008). Servikal
diiglim biyopsisi gerekiyorsa, daha radikal tedavi gerektiren ekstrakapsiiler metastatik
yayilimi ve tiimor dokiilmesini Onlemek i¢in tam nodal rezeksiyon tercih edilir (

Adoga, Silas ve Nimkur, 2009).

2.6.4. Evreleme ve TNM Siniflamasi

Bas boyun malign timoérleri TNM sistemine gore siiflandirilir. Bu sistem “ Union
International Counter Cancer (UICC) ve “American Joint Committee on Cancer
Staging and End Result Reporting (AJCC) kuruluslar tarafindan diizenlenir (National
Cancer Institute—National Institutes of Health, 1977). Tiimorler, lokal timdr yayilimi
(T1-4), bolgesel lenfatik diigiim tutulumu (NO-3) ve uzak metastaz varligr (M0-1)
seklinde smiflanir. Bu smiflandirma, klinisyenlerin ve arastirmacilarin tedavi
secenekleri arasindan se¢im yapmalarina, hastalara prognozlar1 hakkinda bir tahminde
bulunmalarina ve tedavi sonuglarini karsilastirmalarina yardimci olur (Sobin ve
digerleri, 2002; Greene ve digerleri, 2002). Kanser literatiiriinde siklikla kullanilan bir
kaynak olan SEER (Gozetim, Epidemiyoloji ve Son Sonuglar) veri tabaninda farkl bir
evreleme sistemi kullanilmaktadir. SEER veri tabami klinik asamalar1 su sekilde
gruplandirir; primer, lokal, bdlgesel veya uzak metastaz. Bu kategoriler, 1977'de
yayinlanan Summary Staging Guide’da (National Cancer Institute—National Institutes
of Health, 1977) yer almaktadir. Primer, intraepitelyal, invaziv olmayan, infiltre
olmayan olarak; lokalize evre, ilgili organla sinirli invaziv tiimorleri temsil eder.
Komsu organlara ve/veya bolgesel lenf diigiimlerine dogrudan yayilim yoluyla ilgili
organinin dtesine uzanan bir neoplazm, bolgesel olarak siniflandirilir. Uzak evrede ise,
dogrudan yayilma seklinde, siireksiz metastaz veya lenfatik yollarla bitisik olmayan

organ veya dokulara yayilan tiimorler olarak tanimlanir.

Bas boyun kanserlerinde N degerlendirilmesi;
NO: Bolgesel lenf nodu metastazi yok

N1: Ay tarafta en biiyiik boyutu <3 cm olan tek lenf nodu metastazi
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N2: Ayni tarafta en biiyiikk boyutu >3 cm ancak <6 cm tek lenf nodu metastazi veya ayni
tarafta en

biiylik boyutu <6 cm tek lenf nodu metastazi veya iki tarafli ya da karsi tarafta en biiyiik
boyutu

<6 cm lenf nodu metastazi

N2a: Ayni tarafta en biiyiik boyutu >3 cm ancak <6 cm tek lenf nodu metastazi
N2b: Ayni tarafta en biiyiik boyutu <6 cm tek lenf nodu metastazi

N2c: Iki tarafl1 ya da kars1 tarafta en biiyiik boyutu <6 cm tek lenf nodu metastaz
N3: En biiyiik boyutu >6 cm olan tek lenf nodu metastazi

seklinde yapilmaktadir.

Uzak metastaz degerlendirilmesinde ise;

MO: Uzak metastaz yok

M1: Uzak metastaz var, olmak iizere iki parametre kullanilmaktadir (Edge ve ark, 2013).

Gorlintiilenip ve saptanabilen primer lezyonlar i¢in 4 T, 4 N ve 2 M degeri soz
konusudur. Bu durum, 32 farkl olasilik agiga ¢ikarmaktadir. Bas boyun kanserleri 32
farkli gruba ayrilarak incelendiginde istatistiksel anlamsizliklarla birlikte ¢ok sayida
zorluga neden olacaktir. Bu sebepten dolayi, daha dnce ismi gegen iki biiyiik komite
klinik gidisat ve sonuglart 6n plana alarak bas boyun kanserlerinin 4 evrede
toplanabilecegini ileri siirerek su sekilde bir siniflama 6nerisinde bulunmuslardir.
Tiroid ve tiikriik bezi kanserleri haricinde diger bas boyun bdlgesi kanserlerinin

hepsinde giincel olarak kullanilan bu sistem;

EVRE I: TINOMO

EVRE II: T2NOMO

EVRE I1I: T3NOMO;

EVRE 1V: T4ANOMO; T4N1MO; Tuim N2ler; Tum N3ler; Tum M2ler olarak

siiflandirilir.
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2.7. Bag-Boyun Kanserlerinde Radyoterapi

Radyoterapinin amaci, saglikli doku ve organlar1 koruyarak hedefe homojen bir
radyasyon dozu vermektir. Timor kontrol olasiligt (TCP) ve normal doku
komplikasyon olasiligi (NTCP), Sekil 13 'te gosterildigi gibi, belirli bir doz ig¢in
sirastyla lokal kontrol ve normal doku toksisitesi elde etme olasiligini tanimlamak i¢in
siklikla kullanilir. Sekilde, TCP diiz ¢izgiyle, NTCP ise noktali ¢izgiyle gosterilmistir.
Ayrica yesil golgeli bolgeyle gosterilen terap6tik alan, tedavi olasiligi ile asir1 toksisite
riski arasinda kabul edilebilir bir dengenin oldugu bir dizi dozu vurgular. Dozu bu
araligin 6tesinde artirmak, daha iyi lokal kontrol ile sonuglanacaktir, ancak normal
doku komplikasyonlart riskinin artmasi pahasina bir tiimére verilecek dozu sinirlayan
bir toksisite riski tasimaktadir. Bu nedenle, en yiiksek tedavi olasiligini elde etmek i¢in

saglikli dokuyu korurken hedefe yiiksek doz veren uygun tedavi planlarina ihtiyag
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Sekil 13. Dozun bir fonksiyonu olarak tiimor kontrol olasilig1 (TCP) ve normal doku
komplikasyon olasiligi (NTCP).

Bas ve boyundaki RAO sayisi ve bunlarin tipik hastalik bolgelerine yakinligi, farkl
hassas yapilarin korunmasii saglamak icin dik doz gradyantlariyla karmasik tedavi
planlarinin gerekli oldugu anlamina gelir. Bu durum, istenen doz dagilimini
olusturmak i¢in farkli gantri agilarindan gelen homojen olmayan 1s1n yogunluklarinin

ters olarak optimize edildigi IMRT ile elde edilir. 3BKRT ile karsilagtirildiginda,
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IMRT gelismis hedef sarim1 ve RAO korumasina yol agmistir (Eisbruch ve digerleri,
1998; van Dieren ve digerleri, 2000; Xia ve digerleri, 2000). IMRT'nin bir uzantisi
olan VMAT, ayn1 zamanda olduk¢a etkin tedavi planlar1 iiretebilir (Scorsetti ve
digerleri, 2010). IMRT'ye benzer sekilde, 1sin yogunluklar1 istenen tedavi planini
olusturmak i¢in tersine optimize edilir, ancak VMAT i¢in radyasyon kaynagi, tedavi
sirasinda CYK konumlarinin, doz hizinin ve portal hizinin eszamanli varyasyonu ile
hastanin etrafinda siirekli olarak doner. VMAT, IMRT ile karsilastirilabilir veya daha
kaliteli tedavi planlar1 Ttretebilir ve tedavi siiresi agisindan daha verimlidir

(Guckenberger ve digerleri, 2009; Bertelsen ve digerleri, 2010; Dai ve digerleri, 2015).

Sekil 14. Bas boyun kanserinde RapidArc ve IMRT planlarinin karsilastirilmasi

Hem IMRT hem de VMAT, hedef sarimin1 saglarken RAQO'lari koruyan son derece
uyumlu tedavi planlar iiretebilir ve genellikle hedefe yakin olan ve tiikiiriik islevinden
sorumlu olan parotis bezlerinin korunmasi i¢in &zellikle yararlidir. Konformal
radyoterapi ile parotis koruyucu IMRT'yi karsilastiran bir ¢alisma IMRT'min agiz
kurulugu insidansinmi azalttigini gostermistir (Nutting ve digerleri, 2011). Bununla
birlikte, bag boyun IMRT'sinden kaynaklanan dik doz gradyanlari, pozisyon hatalarina
ve anatomik degisikliklere 6zellikle duyarlidir, yani pozisyondaki kiigiik degisiklikler,
timor dozunda ve RAO'larda biiyiik degisikliklere neden olabilir.
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2.7.1. Bas-Boyun Kanserlerinde Hedef Hacimler

Radyoterapide amag ve prensipler c¢ergevesinde Uluslararasi Radyasyon Birimleri
Komitesi (ICRU) tanimlar1 kullanilmaktadir. Radyasyon tedavisinde, hedef hacim ve

RAO tanimlamalari, ICRU50 ve ICRUG62 raporlarina gére yapilmaktadir.

e Gross Timor Hacmi

Tiim6r dokusunun tamaminin goriilebilen ya da elle hissedilebilen hacmidir. Malign
hiicrelerin yogunlugunun en ¢ok oldugu bdlgedir. Cerrahi oprasyon ile tiimoriin
alindigr durumda gross tiimor hacmi tanimlanamaz. Gross tlimor hacmi (GTV),
manyetik rezonans goriintiileme (MRG), bilgisayarli tomografi (BT), patoloji gibi
teshis yontemleriyle ilgili protokol ve klinik muayenelerin toplam sonucu olarak elde

edilen bilgilerden ortaya ¢ikar.

e Kilinik Hedef Hacim

Klinik hedef hacim (CTV), GTV ve mikroskobik 6l¢ekte malinite igeren dokunun
hacmidir. CTV, genel olarak GTV hacmine degisken veya sabit marjlar verilerek

belirtilir. Ancak vakalarin bazilarinda GTV nin kendisi olarak ele alinir.

e Planlanan Hedef Hacim

Geometrik bir kavram olarak ortaya ¢ikan planlanan hedef hacim (PTV), 1sin
alanlarinin uygun sekilde se¢ilmesi ve bununla ilgili diizenlemelerin yapilmasiyla
birlikte hedefe verilecek tanimlanan dozun CTV tarafindan tamamen absorbe edilmesi
saglayan hacimdir. Geometrik anlmada olusabilicek hata ve belirsizlikleri i¢ine dahil
edecek sekilde CTV ye belirli bir marj verilerek olusturulan hacimdir. Bu hacim, CTV
deki anatomik yapilarin boyut, sekil ve pozisyon degisikliklerinin, hastanin
pozisyonlanmasinda kaynaklanabilecek degisiklikleri, aygitlarin mekanik ve
dozimetrik farkliliklarini, cihazda gorevli kisilerin olasi set-up hatalarin1 (SM)

igermelidir.

e Tedavi Hacmi
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Tedavi hacmi (TV), hasta i¢in tanimlanan tedavi dozunu alan hacimdir. Lokal niiks ve
yan etkilerin olusumu ag¢isindan sekil, boyut ve pozisyon olarak TV Onem arz

etmektedir.

e Isinlanan Hedef Hacim

Isinlanan Hacim (ITV), tedavi i¢in kullanilan teknige baglh olmakla birlikte, tedavi
hacminden daha biiyiik olan ve saglikli doku tolerasyonuna gore anlamli dozu alan

hacimdir.

e Riskli Organlar

Riskli organlar (RO), 1smlanan hedef hacmin yakininda veya iginde bulunan,
radyobiyolojik duyarliligi nedeniyle 151n tedavi planlamasini ya da planlanmis dozu

etkileyen saglikli organlardir.

e Planlanan Risk Altindaki Organ Hacmi

Planlanan risk altindaki organ hacmi (PRV), tedavi esnasinda hastanin hareketi ile
riskli organlar da hareket edecegi gdz Oniinde alinarak olusturulmasi gereken ve

glivenlik paylarini igeren organ hacmidir.

/ \ GTV

CTV

I

ITV
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PTV

TV

AERNNNY
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Sekil 15. Radyoterapide kullanilan hacimler

2.7.2. Adaptif Radyoterapi (ART)

Giliniimiizde normal dokularin biiyiik 6l¢iide korunmasi ve hasta konforu agisindan
IMRT klinik tedavilerde énemli rol oynamaktadir (ICRU-50, 1993). RT’de tedavi
siireci boyunca hasta anatomisi stabil kalacak diislincesiyle tedavi planlar
yapilmaktadir. Ancak hastanin RT siiresi boyunca giinliik olarak anatomisinde,
1sinlanan hedef hacminde ve tedavi sirasindaki pozisyonel durumda degisiklikler
meydana gelmektedir. Bu farklilik, hasta i¢in planlanan dozla, hastaya verilen doz
arasinda uyusmazliga neden olmaktadir. Bu sorunu ¢6zmek i¢in goriintii rehberliginde
radyoterapi (IGRT) teknigi gelistirilmistir (Yoo, Wong ve Brizel, 2010). Gelistirilen
bu teknik ile hastanin organ hareetlerinden ve olasi setup hatalarindan kaynakli
dozimetrik yanlisliklarin 6niine gegilmektedir. Hastanin tedavi siiresi boyunca verilen
radyasyonun da etkisiyle tiimor hacmindeki kii¢lilme, yer degistirme ve saglikli organ
ve dokularin deformasyon ve sekil degisikligine ugramasi s6z konusudur. Hastaya
0zgii olan bu degisimler radyasyon tedavisinin dozuna bagh olarak gerceklesmektedir.
Klinik anlamda dozimetrik degisimlere neden olan bu etmenlerden dolayr ART
modalitesine ihtiya¢ dogmustur. ART ile tedavi siireci boyunca ger¢eklesen bu
degisimlerin olgilimleri yapilarak tedavi planimin yeniden olusturularak hasta igin
verilen dozla planlanan doz dagilimlan tedaviye adaptif sekilde diizenlenir. ART
uygulamasi ile tedavi adaptasyonu, dozun dogrulanmasi ve goriintii klavuzlugu olmak

tizere {i¢ ana basamakta teddavi siireci siireci sekillendirilir (Wu, Li, Wu ve Yin, 2011).
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Sekil 16. Adaptif RT uygulama semast

2.7.2.1. Goriintii Klavuzlugu

Goriintii klavuzlugu ile planli durumdaki anatomi ile hastanin giinliik anatomisi
arasinda olusacak farkliliklar hakkinda bilgi sahibi olunur. Bu asama, goriintii eldesi

ve goriintii eslestirilmesi olarak iki alt asamadan olusur.
a. Goriintii Eldesi

Radyoterapide ana amag, maksimum dozu tiimorde olustururken, saglikli dokular
maksimum korumayi saglamaktir. RT sirasinda muhtemel hatalar1 en aza indirgemek
i¢in tedavi dogrulugunu kontrol amagl bir mekanizma olusturma ihtiyact dogmustur.
Bu kontrol mekanizmasi hastanin tedavi dncesi goriintiilerinin tedavi sirasinda ¢ekilen
gorlntiileriyle eslestirilip karsilastirilmasi1 seklinde calisir. Buradaki temel amag
hastanin tedavi dogrulugunu denetleyerek miimkiin olan en az hatayla tedavisini
almasini saglamaktir. Goriintiileme islemi sirasinda hastada meydana gelen anatomik
degisiklikler goriilmiis ve setup hatalar1 azaltilmis olur. Hasta i¢in yapilan goriintiileme
islemi kilovoltaj bilgisayarli tomografi (kVBT) ya da megavoltaj (MVBT) sayesinde
gergeklestirilir. Sekil 17°de hastanin ¢ekilen ilk goriintiisiiyle RT sirasinda ¢ekilen
giinliik goriintiileri arasindaki anatomik farkliliklar gériilmektedir (Court ve digerleri,

2005).
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Referans BT gortntisa Kemik dokusu eslestirilimis giinliik BT

olmus konturlar

Sekil 17. Referans BT goriintiisii ile giinliik KVBT arasindaki farkin gosterimi

b. Goriintii Eslestirmesi

Hastanin giinliilk anatomisiyle planindaki anatomisi arasindaki farki belirlemede

goriintii eslestirmesi kullanilir (Jaffray, Siewerdsen, Wong, Martinez, 2002; Wu ve

digerleri, 2008) ve iki bigimde yapilabilir:

Rigid Eslestirme

Hastanin RT sirasinda giinliik ¢ekilen goriintiileriyle planindaki goriintiileri
arasinda bir farklilik varsa hastaya tedaviyi uygulayan teknik personel,
pozisyonlama i¢in gerekli degisiklikleri yapar ve eslestirme saglanir. Fakat
uygulanan bu yontemi farkli bir personel yapmasi durumunda ortaya farkl
sonuglar ¢ikabileceginden anatomik ve hacim degisiklikleri acisindan bu

yetersiz bir adaptasyon teknigi olacaktir.

Deforme Edilebilir Eslestirme

Adaptif radyoterapide giinliik g¢ekilen goriintiiler tedavide onemli bir rol
oynamaktadir. ART teknigi, blinyesinde doz toplama, doz ve tedavi tedavi
yenilemesi ve yeniden konturlama gibi islemler icerir. Bu islemlerin
uygulamasinda plan BT goriintiileriyle giinliik c¢ekilen goriintiilerin
karsilastirilmast 6nemlidir. Karsilastirilan goriintiiler arasindaki farkliliklart
belirlemede kVBT ve MVBT en iyi yaklagim olmustur. Bu iki sistem arasinda
teknik goriintiileme acisindan farkliliklar oldugundan kullaniciya farkli
¢Oziiniirlik ve yogunluklarda goriintiiler sunar. Tedavi esnasinda hastaya

kVBT ve MVBT c¢ekilerek karsilastirmasi yapilir. Olusan farkliliklar sistemde
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degerlendirilerek hastanin anatomik haritas1 ¢ikartilir. Cikan haritaya gore
hastanin yeniden konturlamasi yapilarak tiimoriin boyutlar1 ve doz
dogrulugundan emin olarak tedaviye adaptasyonu saglanmis olur. ART’ nin bu
asamasi sayesinde hastanin tedavi aldigi her fraksiyon i¢in tiimoér ve hacim
degisiklikleri kontrollii bir sekilde goriilebilmis olur. Elde edilen sonuglar
onceki sonuglarla karsilagtirilip degerlendirilebilir (Lu ve digerleri, 2006).

Sekil 18. kVBT ve MVBT goriintiileri arasindaki farkliliklarin bas boyun

kanserleri i¢in gdserimi

2.7.2.2. Tedavi Adaptasyonu

ART’nin amact hastanin tedavi silireci boyunca gerceklesen degisikliklerini

inceleyerek gerekli diizeltmeleri yapmaktir. Tedaviye adaptasyonu saglanmak istenen

hastalar igin ¢ekilen goriintiiler arasindaki farkliliklar belirlenip tiimor i¢in daha iyi

doz dagilimi elde etmek ve saglikli doku ve organlar1 korumak esastir. Ug farkli

teknigin kullanildig1 tedavi adaptasyonu soyledir:

Online Pozisyon Diizeltme

Hasta pozisyonu hastanin giinliik goriitiileri alinarak c¢evrimi¢i olarak
diizeltilmektedir. Cevrimigi pozisyon diizeltme teknigi bir¢cok tedavi planlama
sisteminde yaygin olarak kullanilmaktadir. Tiimoriin yerlesim yerinde daha
sabit oldugu durumlarda tercih edilir. Hassas dokular i¢in daha farkli teknikler
de kullanilmaktadir. Prostat kanserlerinde kullanilan fidual isaretleyiciler

sayesinde olumlu sonuglar elde edilmistir (Chung ve digerleri, 2004).
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Online Adaptasyon

ART’nin en 6nemli basamagi olan giinliik goriintiileme ile plan BT goriintiileri
arasinda farkliliklar olmasi durumunda daha dogru ve daha etkin bir tedavi i¢in
yeniden planlama teknigi tercih edilebilir. Fakat bu teknik daha fazla klinik ig
yiikiine neden oldugundan online adaptasyon teknigi daha tercih edilir
durumdadir. Bu teknigin kullanimi1 sayesinde yapilan giinliik goriintiilemelerle
ortaya ¢ikan anatomik degisikliklere gore cihazda bulunan CYK’ ler i¢in en
uygun pozisyonlama yapilir. Yapilan bu degisiklik o giinkii tedavi
fraksiyonuna 6zel olup tedavinin 6zgiin segmentleri hasta planinda orijinal
haliyle kalmaktadir. Hastaya o fraksiyonda verilen toplam monitdr birimi
(MU) degeri ve toplam fraksiyonasyonunda herhangi bir degisiklik
olmamaktadir. Sekil 19’da online adaptasyonun prostat tedavisinde
kullanilirken CYK’ lerin modifikasyon asamalar1 gosterilmistir (Fu, Yang,
Yue, Heron ve Hug, 2009; Weihua, Yong Yang, Ning, Dwight ve Saiful,
2009).

[ .
Sekil 19. CYK’lerin prostat RT’sinde modifikasyon stirecleri

Offline Yeniden Planlama

Adaptif radyoterapide tedavi adaptasyounu saglayan tekniklerden biri de

offline yeniden planlamadir. Bu siiregte hastaya yeniden MRG, PET veya BT

goriintiileri ¢ekilir. Cekilen bu goriintiilere gore hedef hacim kritik organlarin
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yeniden konturlamasi yapilarak hastaya 6zgii yeni bir plan olusturulur
(Birkner, Yan, Alber, Liang ve Niisslin, 2003; Nuver, Hoogeman, Remeijer,
Herk ve Lebesque, 2007). Hasta tedavisine kaldig1 yerden yeni olusturulan
planiyla devam ederek hedef hacmin daha kontrollii doz alimi ve risk altindaki

organlarin daha iyi korunumu saglanmis olur.

2.7.2.3. Doz Dogrulamasi

RT’de doz degerlendirmesi yapilirken tedavi boyunca hastanin hedef hacim ve riskli
organlar i¢in aldig1 toplam doz belirlenir. RT’de rutin olarak ¢ekilenn BT ve KVBT
goriintlileri hastanin yalnizca anatomik pozisyonel lokalizasyonu i¢in degil, bununla
birlikte tedavinin doz dogrulamasi igin de kullanulmaktadir. Tedaviye bagli anatomik
degisikliklerin hastaya giinliik ¢ekilen goriintiilerle karsilastirilmasiyla birlikte yepilan
lokalizasyon degisiklikleri hastanin tedavi siireci boyunca aldigi dozun
degerlendirimesinde Onemli rol oynar. ART’de bu siire¢ giinliik ve toplam dz

dogrulamasi seklinde iki asamada yapilir.

e Giinliik Doz Dogrulamasi
Rayoterapide hastanin tedavi aldig1 her fraksiyonda tedavi dozunun hedefteki
en 1yi sarimi1 gercekleklestimesi amaglanir. Hastanin gilinliik anatomisine gore
giinliik doz dogrulamasi hesaplanarak DVH elde edilir. Giinlik DVH ile
hastanin tedavi planindaki DVH karsilastirilarak degerlendirmeler yapilir
(Feng, Castro-Pareja, Shekhar ve Yu, 2006).

e Toplam Doz Dogrulamasi

Hastanin o fraksiyonuna kadar gecen siirecteki toplam doz dagilimi
degerlendirmede toplam doz dogrulama teknigi kullanilir (Wu, Liang ve Yan
2006; Yan, 2010). Hastanin aldig1 toplam dozu bulmak i¢in belirli modelleme
ve interpolasyon teknikleri ve bunun yani sira doz semalarinin kullanildig:
yontemler izlenir. Doz dogrulamasi agisindan klinik is yiikiinii artiran ve

pratikte uygulanmasi zor bir yontem oldugundan pek tercih edilebilir degildir.
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3. GEREC VE YONTEMLER
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3.1. Gerecler

3.1.1. GE Optima Bilgisayarh Tomografi

Optima BT (General Electric Healthcare -USA) Diiz RT yatakli radyoterapi igin
kullanilan 80cm biiyiik ¢apli CT-Tarayict. Optima BT, (0.625, 1.25, 2.5, 5 ve 10 mm)
kesit kalinliginda tarama yapabilen ve dort boyutlu bilgisayarli tomografi (4D-BT)
goriintililerini tarayabilen 16 dilimli bir tarayicidir (bir portal doniisiinde 16 dilim alir).
Bu tarayici ile hem sarmal hem de eksenel taramalar yapilabilir. Tarayici, dogru
kurulum ve hasta pozisyonunun dogrulanmasi i¢in kontrast i¢in bir enjeksiyon sistemi

ve lazer sistemi ile donatilmistir.

Sekil 20. GE Optima bilgisayarli tomografi

3.1.2. Varian Trilogy Lineer Hizlandirici

Bu ¢alismada, 6 ve 18 MV foton, 6, 9, 12, 15, 18, 22 MeV elekton enerjileriyle tedavi

yapabilme imkanina sahip Varian Medical Systems marka Trilogy lineer akselerator
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cihaz1 kullanilmistir. Cihaz, 100 ila 1000 MU/dk arasinda doz hizina sahiptir.
Millenium MLC-120 model ¢ok yaprakli kolimatorlere (CYK) sahip olan bu cihaz,
hareketini her kolimatdriin birbirinden bagimsiz olarak gergeklestiren motorlardan
saglayan 60 ¢ift yaprak, toplamda 120 adette sahiptir. Kaynak-Cilt mesafesi (KCM)
100 cm’ de iken orta boliimdeki 40 adet CYK her biri 0,5cm kalinlikta ve yan
boliimlerindekiler ise 1 cm kalinlikta izdiisiim vermektedirler. Isin akisinin gegisinin
saglandig1 kolimatorler tam olarak agildiginda KCM 100 cm’ de iken alan boyutu en
fazla 40 cm x 40 cm olabilmektedir. Cihaz, 10, 15, 20, 25, 30, 45 ve 60 derecelik
dinamik, 15, 30, 45 ve 60 derecelik fiziksel kama filtre 6zelliklerine sahiptir. Verilen
dozun dagilim ve goriintiilenmesini ¢ok diisiik seviyelerde etkileyen, malzemesi

karbon fiber materyalden olan tedavi masasina sahiptir.

Sekil 21. Varian Trilogy Lineer Hizlandirici

3.1.3. Elekta Synergy Lineer Hizlandirici

Caligmada kullanilan cihazlardan bir digeri oaln Elekta marka, Synergy model lineer
hizlandirici, 6 ve 15 MV foton enerjileriyle birlikte; 6, 9, 12, 15 ve 18 MeV enerji

seviyelerinde elekron iiretebilme &zelligine sahiptir. Iki tarafli ayr1 ayr1 80 adet olmak
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tizere toplamda 160 adet CYK’ ya sahiptir. CYK kalinliklart her biri 0,5’ er cm’ den
olugmaktadir. Her bir yaprak kolimator, 0,5 cm kalinlikta ve kolimatorler birbirinden
bagimsiz motorlar tarafindan hareket ettirilmektedir. Alan agiklig1 en fazla 40 cm X 40
cm olarak geometrik bir alan olusturabilmektedir. Cihaz 100 ila 600 MU/dk arasinda

sabit veya degisken doz verme hizlarina sahiptir.

Sekil 22. Elekta Synergy Lineer Hizlandirict

3.1.4. Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Eclipse tedavi planlama sistemi (TPS), radyoterapi hasta planlarinin yapildig, hastaya
verilecek elektron ve fotonlarin doz hesaplama ve optimizasyonlarinda kullanilan bir

sistemdir. Caligmada, Varian Medical Systems marka Eclipse TPS (v11)
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kullanilmistir. Calismada yer alan hastalarin doz hesap ve optimizasyonlarinin
RapidArc teknigiyle yapildigi bu sistemde, c¢alismamizda bahsi gecen AAA
algoritmas1 kullanilmakta ve diger tedavi teknikleri igin farkli algoritmalar1 da
bulundurmaktadir. Sistem, 3BKRT ve IMRT teknikleriyle tedavi opsiyonlari

sunmaktadir.

Medikal fizik uzmani, sistemde 151n alanlarini belirleyerek hasta i¢in en uygun tedavi
opsiyonlarin1 secip tedavi planlar1 olusturabilmektedir. IMRT planlarinda kullanici,
plan parametre ve opsiyonlarini sistemde secerek uluslararasi doz kriterlerine gore
tedavi planim1 sonu¢landirmaktadir. Doz hesap ve optimizasyonu sirasinda tedavi
algoritmalarinin kullanilarak olusturuldugu DVH’e gore hasta tedavi planinin tedavi
kriterlerini saglayip saglamadigi kontrol edilir. Kullanici planlama siirecinde

optimizasyona miidahale ederek istenilen sonuglara daha kisa siirede ulasabilmektedir.

Eclipse tedavi planlama sistemi, optimizasyon siirecini, kullanici veri girisleri sonucu
olusan doz yogunluk haritasinin olusturulugu ilk asama ve segmentasyonun

diizenlendigi ikinci asama olmak tizere iki agsamada gergeklestirir.

3.1.5. Monaco Tedavi Planlama Sistemi

Monaco tedavi planlama sistemi, radyoterapi tedavisi alacak hastalar icin tedavi
planlarinin olusturuldugu, plan hesap ve optimizasyonlarinin Monte Carlo algoritmasi
kullanilarak gergeklestirildigi bir programdir. Calismada, Elekta Medical Systems
marka Monaco TPS kullanilmistir (v 5.10.04). Windows isletim sistemi ile ¢alisan
TPS, Medikal Dijital Gorlintiilme ve Haberlesme (DICOM) sistemi sayesinde cihazlar

aras1 veri aktarimini gergeklestirmektedir.

Monaco TPS’ te optimizasyon Eclipse TPS’ te oldugu gibi iki asamada gerceklesir.
Optimizasyon sirasinda ilk asamada sistemine girilen veriler ile planin doz yogunluk
haritas1 olusturularak tiimor kontrolii ve riskli altindaki organlarin komplikasyon
olasiliklar1 degerlendirilir. Uluslararas1 doz kritlerlerine uygunlugu kontrol edilerek
istenilen doz dagilimlar1 saglandiginda ikinci optimizasyon asamasina gegilerek alan
segmentasyonlarinin olusturulmasi saglanir. Sonug olarak elde edilen DVH grafigi

yorumlanarak hastanin tedaviye uygunlugu degerlendirilir.
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3.1.6. Hasta Sabitleme Sistemi

Calismada yer alan her bas boyun hastasi i¢in tedavi sirasinda sabit kalmalarini
saglamak amacli hasta immobilizasyon gerecleri kullanilmistir. Hastalarin cihazda
diizgiin ve hareketsiz kalmalari tedavi agisindan 6nem arz etmektedir. Bunu saglamak
adina hasta i¢in uygun basg alt1 yastik ile 70 derece sicak suda bir kag¢ dakika icerisinde
esneme Ozelligine sahip termoplastik (1siya duyarli plastik) bas boyun maskesi
kullanilmistir. Hastalara supin (sirt iistii) pozisyonda bas alt1 yastik ve maskelerle

simiilasyon tomografisi ¢ekilmistir.

Sekil 23. Bas boyun sabitleyici termoplastik maske

3.1.7. SPSS Veri Analiz Program
SPSS (Statistical Package for Social Sciences) veri analiz programi, verilerin

istatistiksel ¢ikarimlarinin yapildigi, sebep sonug iliskilerinin kisa siirede kurularak,
karar verme acisindan yorum kolayligi saglayan bir yazilimdir. Bu bilgisayar yazilimi
Mac, Linux ve Windows tabanli her sistemde diinya genelinde yaygin olarak

kullanilmaktadir (Barry ve digerleri, 2006).

3.2. Yontem

3.2.1. Hastalar1 Genel Ozellikleri
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Bu calisma Marmara Universitesi Tip Fakiiltesi Girsimsel Olmayan Etik Kurulu’nun
09.2018.755 numarali onayr ile yapilmstir. Calismaya 2013-2019 arasinda S.B.
Marmara Universitesi Pendik Egitim ve Arastirma Hastanesi Radyasyon Onkolojisi
kliniginde bas boyun kanseri tanisiyla radyoterapi almis toplam 10 hastanin verileri
dahil edilmis, retrospektif olarak incelenmistir. Hastalarin ozellikleri tablo 1’de
verilmistir. Calismaya alinan hastalara, tedavi sirasindaki kilo kaybi nedeniyle,

tiimdrde kiiglilme gibi degisikliklere bagli olarak adaptif tedavi uygulanmaistir.

Tablo 1. Calismada yer alan bas boyun hastalarinin 6zellikleri

Hasta No Cinsiyet Yas Tam yerlesim yeri Evre
Hasta 1 Kadin 57 Hipofarenks ca T3N2MO
Hasta 2 Erkek 68 Hipofarenks ca T3N2MO
Hasta 3 Erkek 58 Oral Kavite ca T4N3bMO
Hasta 4 Erkek 70 Larenks ca T4aNOMO
Hasta 5 Erkek 71 Tonsil ca T2N2MO
Hasta 6 Kadin 55 Tiroid ca T2N2MO
Hasta 7 Erkek 65 Nazofarenks ca T3N2MO
Hasta 8 Erkek 57 Retromolar Trigon T2N2MO
Hasta 9 Erkek 59 S“prag'og'; Larenks | Txn3Mo
Hasta 10 Kadin 41 Oral Kavite ca T4aN3bMO

Calismada yer alan 10 bas boyun hastasinin kontrast madde igermeyen BT taramalari,
her bir hastaya 0zel bag boyun maske ve bas alt1 yastiklariyla, 2,5 cm kesit
kalinliklarinda ¢ekilerek goriintiileri tedavi planlama sistemine aktarilmistir.
Hastalarin BT goriintiileri, kontrastli MR goriintiileriyle planlama bilgisayarlarinda
kemik ve yumusak dokular iist iiste eslestirilip fiizyon edilmistir. Hastalarin CTV’leri
ve RAO’lar S.B. Marmara Universitesi Pendik Egitim ve Arastirma Hastanesi Bas
Boyun Kanserleri Poliklinigi’nde sorumlu radyasyon onkologu (BMA) tarafindan

konturlanmistir. Konturlanan CTV’lere 3 mm marj verilerek PTVler olusturulmustur.
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Hastalar tedaviye devam ederken g¢ekilen kontrol BT goriintiileri, ilk ¢ekilen BT
goriintlileriyle karsilastirilarak hastalarin kilo kaybi, timorde kiiciilme ve riskli organ
hacimlerindeki degisimlere bagli olarak, tedavi adaptasyonunu saglamak amaciyla
sorumlu radyasyon onkologu tarafindan yeniden hedef hacim ve riskli organ konturlari
cizilmistir. Bu ¢aligmada diisiik riskteki hedef hacimlere 54 Gy, yiiksek riskteki hedef
hacimlere 60 Gy doz regete edilmis ve toplam tedavi siiresi 30 fraksiyon olarak

belirlenmistir.

3.2.2. Tedavi Planlarinin Olusturulmasi

Bu caligmada tiim tedavi planlari, PTV54 ve PTV60 hedef hacimleri i¢in sirasiyla 54
Gy ve toplamda 60 Gy alacak sekilde secilerek, giinliikk 2Gy’ den 27 fraksiyon (fr), 3fr
ek tedavi (boost) ile birlikte toplamda 30fr tizerinden olusturuldu. Kilo kayb1 saptanan
hastalarin tedavi siirecinde ¢ekilen ikinci BT goriintiileri iizerinden revize edilen hedef
hacimleri PTV54, PTV60 ve ¢izilen riskli organlar i¢in adaptif planlar olusturuldu.
Hastalarin tedavi planlar1 Varian Medical Systems’e ait Eclipse” tedavi planlama
sistemi ve Elekta Medical Systems’e ait Monaco® TPS ile yapildi. Her iki sistem igin
de hacimsel ayarl ark tedavi teknigi kullanildi. Tedavi planlar1 yapilirken her bir hasta
icin kullanilan plan parametre ve kriterleri iki sistem i¢in de ayni tutuldu. Planlar,
tedavi boyunca hasta etrafinda hacimsel doz yogunluklu rotasyon yapan cihaz gantrisi
icin her iki sistemde karsilikli cakisik ¢ift ark olacak sekilde 330-30 kolimator
acilarinda ayarlandi. Tedavi planlar1 foton enerjisi her iki sistemde de 6 MV enerji
olacak sekilde secildi. Tedavi algoritmalarinin hesaplama sirasinda kullandigr grid
size, her iki planlama sistemi i¢in de 2,5mm olarak tercih edildi. Alan izomerkezleri
PTV hacimlerinin ortasinda olacak sekilde iki sistem i¢in belirlendi. Ayrica yapilan
tim tedavi planlarinin optimizasyonlar1 tek fizik¢i tarafindan gerceklestirildi.
Planlama sirasinda dozimetrik oncelik, hedefe verilen dozun %100’ iinii hedef hacmin
en az %95 inin almasi, maksimum dozun ise tanimlanan dozun %110’unu gegmemesi

seklinde 1di.

Hasta planlari olusturulurken riskli organ doz sinirlarini gézetmek amaciyla Emami
ve Bahman (2013)’1n radyasyon tedavisinde normal doku tolerans doz kriterleri baz

alindi. (Emami ve Bahman, 2013).
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Tablo 2. Risk Altindaki Organlarin Doz Sinirlar

Risk Altindaki Organlar Sinir Dozlar
Spinal Cord Max 45 Gy
Beyin Sap1 Max 54 Gy
Parotisler Mean 26 Gy
Oral Kavite Mean 40 Gy
Mandibula Max 70 Gy
Larenks Mean 40 Gy
Optik Sinirler Max 54 Gy
Lensler Max 6Gy

Calismada yer alan hastalarin, hastanenin veritabaninda mevcut BT goriintiileri
retrospektif olarak degerlendirilerek farkli algoritmalarla tedavi planlar
olusturulmustur. Olusturulan tedavi planlarinin verileri sirasi ile hedef hacim (Dmax,
Dort, Dwes, ClI ve HI), RAO, (Dmax, Dot V& Dwi1) ve MU degerleri agisindan
incelenmistir. Degerlendirmede kullanilan terimler agiklamalariyla birlikte tablo 3°te

gosterilmistir.

Tablo 3. Terim ve agiklamalar

Gosterilis Aciklama
Dmax Ilgili hacmin aldig1 maksimum doz
Dort flgili hacmin aldig1 ortalama doz
D%95 flgili hacmin %95' inin aldig1 ortalama doz
D%1 flgili hacmin %1" inin aldig1 ortalama doz
Cl Konformite indeksi
HI Homojenite indeksi

Hedefe verilen dozun hedefteki konformite ve homojenitesi sirastyla su formiillerle

hesaplanmastir:

CI= TVgi Y TVgI
TV = Vg

Doz —Dgg
HI == =

Dsg
Burada, TVri regete edilen tedavi dozunun %98’ ini kaplayan hedef hacim,
TV hedefin toplam hacmi,

VRri dozun %98 ile kapsanan viicut hacmi,
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Doz hedefin %2’ sinin aldig1 doz,
Dgg hedefin %98’ inin aldig1 doz,

Dso hedefin %50’ sinin aldigi dozdur (ICRU report, 2010; Riet ve digerleri, 1997).

3.2.3. istatistik

On ART almis bag boyun kanserli hastanin farkli algoritmalarla hesaplatilan
planlarindan elde edilen verilerin normal dagilim uygunlugu Shapiro-Wilk testi ile test
edilmistir. Normal dagilima uyan veriler arasinda bagimsiz T-testi, normal dagilima
uymayan veriler arasinda ise Wilcoxon testi uygulanmistir. Verilerin istatistiksel
analizi IBM SPSS statistics v20 progamui ile P < 0,05 anlamlilik 6l¢iitii kabul edilerek
yapilmustir.

4. BULGULAR
4.1. Hedef Hacimler (CTV54, CTV60, PTV54, PTV60)

4.1.1. 54Gy Doz Tanimlanan CTV Hedef Hacmi (CTV54) i¢in Dort Verileri ve
Istatistiksel Sonuclari

Bas-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin
tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin CTV54 i¢in Dort degerleri tablo 4’te

gosterilmistir.

Tablo 4. CTV54 igin Dot Vverileri
‘ HASTA NO ‘ AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) ‘ Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy) ‘
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1 5405,44 5468,2
2 5514,61 5581,3
3 5419,5 5426,4
4 5472,43 5490,1
5 5450,2 5400,72
6 5509,96 5480,8
7 5460,7 5489,6
8 5411,28 5468,3
9 5401,1 5501,2
10 5398,4 54116

Iki farkli tedavi planlama sisteminde CTV54’e ait Dort Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglari tablo 5’te gosterilmistir.

Tablo 5. CTV54 igin Dort analiz sonuglari (p=0,093)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5444,362 5471,822
Minimum 5398,4 5400,72
Maksimum 5514,61 5581,3
Medyan 5461,315 5474,5
Standart Sapma 41,48 56,99

Iki farkli sistem arasinda CTV54 Dor degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmamaistir (p > 0,05). Ortalama CTV54 Dort degerleri agisindan en kiigiik

degere sahip hesaplama algoritmast AAA (5444,36+41,48 en biiyiik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5471,82+56,99) dur (Tablo 5).

4.1.2. 54Gy Doz Tanmimlanan CTV Hedef Hacmi (CTV54) i¢in Dgs Verileri ve
Istatistiksel Sonuglar

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri {lizerindeki etkisinin CTV54 i¢in Dgs degerleri tablo 6’da

gosterilmistir.

Tablo 6. CTV54 igin Dgs verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5286,3 5321,8
2 5431,42 5499,2
3 5299,26 53219
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4 5262,19 5298,7
5 5266,31 5218,4
6 5307,15 5300,4
7 5200,1 52713
8 5260 5288,1
9 5299,3 5466,2
10 5287,9 5390,7

Iki farkli tedavi planlama sisteminde CTV54’e ait Dgs Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglar1 tablo 7’ de gosterilmistir.

Tablo 7. CTV54 igin Des analiz sonuglar1 (p=0,037)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5289,993 5337,67
Minimum 5200,1 5218,4
Maksimum 5431,42 5499,2
Medyan 5292,78 5311,1
Standart Sapma 57,17 84,66

Iki farkli sistem arasinda CTV54 Dgs degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

fark bulunmustur (p < 0,05). Medyan CTV54 Dgs degerleri agisindan en kiigiik degere

sahip hesaplama algoritmasi AAA (5292,78+57,17), en biiyiik degere sahip hesaplama
algoritmasi ise Monte Carlo (5311,1+84,66)’dur (Tablo 7).

4.1.3. 60Gy Doz Tamimlanan CTV Hedef Hacmi (CTV60) i¢in Dort Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri lizerindeki etkisinin CTV60 i¢in Dort degerleri tablo 8’de

gosterilmistir.

Tablo 8. CTV60 igin Dot verileri

HASTA NO

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy)

Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)

1

6100,78

6112,51
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2 6187,64 6217,31
3 6203,73 6222,7
4 6086,7 6142,3
5 6201,7 6155,9
6 6091,4 6100,4
7 6055,49 6102,2
8 6103 6158,65
9 6111,39 6158,4
10 6299,79 6280,13

Iki farkli tedavi planlama sisteminde CTV60’e ait Do Verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 9°da gosterilmistir.

Tablo 9. CTV60 i¢in Dort analiz sonuglar1 (p=0,074)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 6144,162 6165,05
Minimum 6055,49 6100,4
Maksimum 6299,79 6280,13
Medyan 6144,21 6149,1
Standart Sapma 52,77 47,15

Iki farkli sistem arasinda CTV60 Dort degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir
farklilik bulunmamaistir (p > 0,05). Ortalama CTV60 Dort degerleri agisindan en kiigiik
degere sahip hesaplama algoritmasi AAA (6144,16+£52,77), en biiylik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (6165,05+47,15)’dur (Tablo 9).

4.1.4. 60Gy Doz Tammmlanan CTV Hedef Hacmi (CTV60) i¢in Dgs Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin
tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin CTV60 i¢in Dgs degerleri tablo 10°da

gosterilmistir.

Tablo 10. CTV60 i¢in Dgs verileri
| HASTANO | AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy)

‘ Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy) ‘
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1 5863,24 5921,32
2 5996,28 6020,89
3 5899,11 5966,3
4 5900,07 5907,87
5 5906,4 5857,55
6 6059,4 6099,12
7 5821,73 5903,21
8 6011,22 6042,2
9 5917,21 6100,2
10 6112,2 6090,12

Iki farkli tedavi planlama sisteminde CTV60°a ait Dgs verilerinin istatistiksel analiz
sonuglari tablo 11° de gosterilmistir.

Tablo 11. CTV60 igin Dgs analiz sonuglari (p=0,047)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5948,686 5990,878
Minimum 5821,73 5857,55
Maksimum 6112,2 6100,2
Medyan 5903,235 5943,81
Standart Sapma 67,91 79,35

Iki farkli sistem arasinda CTV60 Dgs degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmustur (p < 0,05). Medyan CTV60 Dgs degerleri agisindan en kiiciik

degere sahip hesaplama algoritmas1 AAA (5903,24+67,91), en biiylik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5943,81+£79,35)’dur (Tablo 11).

4.1.5. 54Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV54) i¢in Dmax Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin PTV54 i¢in Dmax degerleri tablo 12°de

gosterilmistir.
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Tablo 12. PTV54 i¢in Dmax Vverileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5618,15 5738,8
2 5751,91 5821,1
3 5867,67 5792,1
4 5747,68 5821,2
5 5865,4 5785,57
6 5727,72 5793,7
7 5743,59 5811,2
8 5690,63 5801,51
9 5683,24 5699,32
10 5856,31 5799,3

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV54’e ait Dmax Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglari tablo 13’ te gosterilmistir.

Tablo 13. PTV54 i¢in Dmax analiz sonuglari (p=0,285)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5755,23 5786,38
Minimum 5618,15 5699,32
Maksimum 5867,67 5821,2
Medyan 5749,795 5792,9
Standart Sapma 85,66 27,61

Iki farkli sistem arasinda PTV54 Dmax degeri acisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmamastir (p > 0,05). Ortalama PTV54 Dmax degerleri agisindan en kiigiik

degere sahip hesaplama algoritmast AAA (5755,23485,66), en biiyiik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5786,38+27,61)’dur (Tablo 13).

4.1.6. 54Gy Doz Tanimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV54) i¢in Dort Verileri ve
Istatistiksel Sonuclari

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin PTV54 igin Dort degerleri tablo 14’te

gosterilmistir.
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Tablo 14. PTV54 igin Dot Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5383,7 54725
2 5473,9 5520,8
3 5396,2 53749
4 5426,9 5493,5
5 5463 5513
6 5480,9 5467,3
7 5440,6 5490,3
8 5468,9 5480,1
9 5488,2 5490,2
10 5435,3 5466,5

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV54’e ait Dont Verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 15 te gosterilmistir.

Tablo 15. PTV54 igin Dort analiz sonuglari (p=0,037)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5445,76 5476,91
Minimum 5383,7 5374,9
Maksimum 5488,2 5520,8
Medyan 5444,95 5483
Standart Sapma 37,8 48,23

Iki farkli sistem arasinda PTV54 Dort degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

fark bulunmustur (p <0,05). Ortalama PTV54 Dortdegerleri agisindan en kiiciik degere

sahip hesaplama algoritmast AAA (5445,76+37,8), en biiyiik degere sahip hesaplama
algoritmasi ise Monte Carlo (5476,91+48,23)’dur (Tablo 15).

4.1.7. 54Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV54) i¢in Dos Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri lizerindeki etkisinin PTV54 i¢in Dgs degerleri tablo 16°da

gosterilmistir.
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Tablo 16. PTV54 i¢in Des verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5207,66 5266,02
2 5260,37 5304,2
3 5220,16 5212,7
4 5262,19 5314,6
5 5261,3 5308,75
6 5296,31 5345,7
7 5235,61 5376,2
8 5321,77 5390,45
9 5349,69 5402,3
10 5300,16 5358,2

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV54’e ait Dgs verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 17°de gosterilmistir.

Tablo 17. PTV54 igin Dgs analiz sonuglart (p=0,007)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5271,522 5327,912
Minimum 5207,66 5212,7
Maksimum 5349,69 5402,3
Medyan 5260,835 5306,475
Standart Sapma 29,44 42,4

Iki farkli sistem arasinda PTV54 Dgs degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmustur (p < 0,05). Medyan PTV54 Dgs degerleri agisindan en kiigiik

degere sahip hesaplama algoritmas1t AAA (5260,835+29,44), en biiyiik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5306,475+42,4)’dur (Tablo 17).

4.1.8. 60Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV60) i¢in Dmax Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin PTV60 i¢in Dmax degerleri tablo 18°de

gosterilmistir.
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Tablo 18. PTV60 i¢in Dmax Vverileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 6349,6 6428,9
2 6304,1 64125
3 6486,3 6390,2
4 6344,2 6462,3
5 6415,6 6367,9
6 6267,3 6297,8
7 6329,2 6498,2
8 6280,5 6325,1
9 63214 6440
10 6604 6561,7

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV60°a ait Dmax Verilerinin istatistiksel analiz
sonugclar tablo 19” da gdsterilmistir.

Tablo 19. PTV60 igin Dmax analiz sonuglar1 (p=0,114)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 6370,22 6418,46
Minimum 6267,3 6297,8
Maksimum 6604 6561,7
Medyan 6346,9 6401,35
Standart Sapma 72,01 51,92

Iki farkl1 sistem arasinda PTV60 Dmax degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmamustir (p > 0,05). Ortalama PTV60 Dmax degerleri agisindan en kiiciik

degere sahip hesaplama algoritmas1t AAA (6370,22+72,01), en biiyiik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (6418,46+51,92)’dur (Tablo 19).

4.1.9. 60Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV60) i¢in Dort Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin PTV60 i¢in Dort degerleri tablo 20°de

gosterilmistir.
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Tablo 20. PTV60 igin Dort Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5970,6 5978,5
2 5902,5 6063,2
3 6118 6076,2
4 6042 6100,5
5 6100,3 6115,2
6 5905,1 6074,2
7 6095,7 6102,3
8 6085,7 6178,8
9 5970,5 6151,5
10 5963,7 6024,8

iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV60°a ait Dot Verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 21° de gdsterilmistir.

Tablo 21. PTV60 igin Dort analiz sonuglar (p=0,017)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 6015,41 6086,52
Minimum 5902,5 5978,5
Maksimum 6118 6178,8
Medyan 6006,3 6075,2
Standart Sapma 86,48 43,63

Iki farkli sistem arasinda PTV60 Dort degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmustur (p < 0,05). Ortalama PTV60 Dort degerleri agisindan en kiigiik

degere sahip hesaplama algoritmas1 AAA (6015,41+86,48), en biiyiik degere sahip
hesaplama algoritmas1 ise Monte Carlo (6089,52+43,63)’dur (Tablo 21).

4.1.10. 60Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV60) icin Dos Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin PTV60 i¢in Dgs degerleri tablo 22°de

gosterilmistir.

Tablo 22. PTV60 igin Dgs verileri

HASTA NO

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy)

Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)

1

5744,01

5762,2
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2 5886,83 5928,1
3 5775,92 5766,8
4 5911,45 5900,9
5 5900,2 5908,5
6 5803,46 5919,3
7 5979,58 6015,2
8 5957,28 5943,8
9 5960,31 6012,1
10 5869,33 6000,3

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV60’e ait Dgs verilerinin istatistiksel analiz
sonuglari tablo 23’te gdsterilmistir.

Tablo 23. PTV60 i¢in Dgs analiz sonuglari (p=0,059)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5878,837 5915,72
Minimum 5744,01 5762,2
Maksimum 5979,58 6015,2
Medyan 5845,145 5904,7
Standart Sapma 65,22 71,09

Iki farkl1 sistem arasinda PTV60 Dgs degeri acisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmamuistir (p > 0,05). Medyan PTV60 Dgs degerleri agisindan en kiiciik

degere sahip hesaplama algoritmast AAA (5845+65,22), en biiyilk degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5904+71,09)’dur (Tablo 23).

4.1.11. 60Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV60) icin CI Verileri ve
Istatistiksel Sonuclari

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin PTV60 icin CI degerleri tablo 24’te

gosterilmistir.
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Tablo 24. PTV60 i¢in CI verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) Monte Carlo (Monaco, VMAT)
1 0,824 0,831
2 0,859 0,855
3 0,903 0,897
4 0,822 0,84
5 0,872 0,864
6 0,832 0,814
7 0,869 0,887
8 0,864 0,883
9 0,899 0,916
10 0,802 0,814

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV60’e ait CI verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 25°te gosterilmistir.

Tablo 25. PTV60 igin CI analiz sonuglar (p=0,241)

AAA (Eclipse, RapidArc) Monte Carlo (Monaco, VMAT)
Ortalama 0,8546 0,8601
Minimum 0,822 0,814
Maksimum 0,903 0,897
Medyan 0,845 0,848
Standart Sapma 0,03 0,03

Iki farkli sistem arasinda PTV60 CI degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir
farklilik bulunmamustir (p > 0,05). Medyan PTV60 CI degerleri agisindan en kiigiik
degere sahip hesaplama algoritmast AAA (0,845+0,03), en biiyiilk degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (0,848+0,03)’dur (Tablo 25).

4.1.12. 60Gy Doz Tamimlanan PTV Hedef Hacmi (PTV60) icin HI Verileri ve
Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin
tedavi planlama sistemleri lizerindeki etkisinin PTV60 icin HI degerleri tablo 26’da

gosterilmistir.
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Tablo 26. PTV60 i¢in HI verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) Monte Carlo (Monaco, VMAT)
1 0,044 0,04
2 0,076 0,06
3 0,074 0,08
4 0,071 0,076
5 0,073 0,077
6 0,079 0,08
7 0,048 0,062
8 0,047 0,05
9 0,061 0,04
10 0,086 0,071

Iki farkli tedavi planlama sisteminde PTV60’e ait HI verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 27°de gosterilmistir.

Tablo 27. PTV60 i¢in HI analiz sonuglari (p=0,959)

AAA (Eclipse, RapidArc) Monte Carlo (Monaco, VMAT)
Ortalama 0,0659 0,0636
Minimum 0,044 0,04
Maksimum 0,079 0,08
Medyan 0,073 0,077
Standart Sapma 0,01 0,01

Iki farkli sistem arasinda PTV60 HI degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir
farklilik bulunmamstir (p > 0,05). Medyan PTV60 HI degerleri agisindan en kiigiik
degere sahip hesaplama algoritmast AAA (0,073+0,01), en biiyliik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (0,077+0,01)’dur (Tablo 27).

4.2. Kritik (Riskli) Organlar

4.2.1. Spinal Cord I¢in Dmax Verileri ve Istatistiksel Sonuglar

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin
tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin spinal cord i¢in Dmax degerleri tablo

28’de gosterilmistir.
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Tablo 28. Spinal cord igin Dmax Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 3836,5 4020,6
2 3533,6 3707,6
3 4206 4189,2
4 3886,2 4092,3
5 41704 4313,6
6 4392 4198,6
7 4080,9 4102,2
8 3498,3 3876,5
9 3801,3 3832,6
10 41439 3930

Iki farkli tedavi planlama sisteminde spinal corda ait Dmax Verilerinin istatistiksel
analiz sonuglar tablo 29°da gosterilmistir.

Tablo 29. Spinal cord igin Dmax analiz sonuglari (p=0,285)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 395491 4026,32
Minimum 3498,3 3707,6
Maksimum 4392 4313,6
Medyan 4028,3 4140,75
Standart Sapma 283,5 192,63

Iki farkl1 sistem arasinda spinal cord Dmax degeri agisindan istatistiksel olarak anlaml
bir farklilik bulunmamistir (p > 0,05). Medyan spinal cord Dmax degerleri agisindan en
kiiclik degere sahip hesaplama algoritmas1 AAA (4028,3+283,5), en biiyiik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (4140,75+192,63)’dur (Tablo 29).

4.2.2. Spinal Cord I¢in Dort Verileri ve Istatistiksel Sonuclar

Bag-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin
tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin spinal cord i¢in Dort degerleri tablo

30°da gosterilmistir.

Tablo 30. Spinal cord igin Dor Verileri
| HASTANO | AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy)

‘ Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy) ‘
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1 1964 2105,2
2 1550,5 1578,5
3 2314,6 2234

4 17479 1950

5 24776 2477,6
6 1525,8 1704,2
7 1146,1 1334,9
8 1331,9 1485,3
9 2619,8 23049
10 1849,7 1800,1

Iki farkl1 tedavi planlama sisteminde spinal corda ait Dor Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglari tablo 31°de gosterilmistir.

Tablo 31. Spinal cord igin Dot analiz sonuglari (p=0,314)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 1852,79 1897,47
Minimum 1146,1 13349
Maksimum 2619,8 2477,6
Medyan 1855,95 2027,6
Standart Sapma 362,74 305,83

Iki farkli sistem arasinda spinal cord Dort de@eri agisindan istatistiksel olarak anlaml

bir farklilik bulunmamuistir (p > 0,05). Ortalama spinal cord Dort degerleri agisindan en

kiiclik degere sahip hesaplama algoritmas1 AAA (1852,79+362,74), en biiyiik degere
sahip hesaplama algoritmas1 ise Monte Carlo (1897,47+305,83) dur (Tablo 31).

4.2.3. Spinal Cord I¢in D1 Verileri ve Istatistiksel Sonuclar:

Bag-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin spinal cord i¢in D1 degerleri tablo

32’de gosterilmistir.

Tablo 32. Spinal cord igin D1 verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 3575,66 3720,1
2 3272,55 3190,5
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3 3920,14 3737,7
4 3620,04 3786,6
5 3889,65 4099,3
6 3827,03 4015,4
7 3631,49 4002,8
8 3217,12 3429,1
9 3594,43 3553,4
10 3702,48 3108,5

Iki farkli tedavi planlama sisteminde spinal corda ait D1 verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 33’te gosterilmistir.

Tablo 33. Spinal cord igin D1 analiz sonuglar1 (p=0,333)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 3625,059 3664,34
Minimum 3217,12 3108,5
Maksimum 3920,14 4099,3
Medyan 3723,535 3762,15
Standart Sapma 224,96 290,82

Iki farkl1 sistem arasinda spinal cord D1 degeri agisindan istatistiksel olarak anlaml1 bir

farklilik bulunmamistir (p > 0,05). Ortalama spinal cord Di degerleri agisindan en

kiiciik degere sahip hesaplama algoritmas1t AAA (3625,06+224,96), en bliylik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (3664,34+£290,82)’dur (Tablo 33).

4.2.4. Beyin Sapi I¢in Dmax Verileri ve Istatistiksel Sonuclar

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri lizerindeki etkisinin beyin sap1 i¢in Dmax degerleri tablo

34’°te gosterilmistir.

Tablo 34. Beyin sap1 igin Dmax Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 1013,8 1748,8
2 28422 28422
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3 4420,6 3455,2
4 249,1 193,9
5 3239,3 34722
6 485,9 293,7
7 2097,7 2043,9
8 4300 3965,3
9 2407,2 2378,6
10 1876 1082,7

Iki farkli tedavi planlama sisteminde beyin sapina ait Dmax Verilerinin istatistiksel
analiz sonuglar tablo 35°te gosterilmistir.

Tablo 35. Beyin sap1 i¢in Dmax analiz sonuglari (p=0,214)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 2293,18 2147,65
Minimum 249,1 193,9
Maksimum 4420,6 3965,3
Medyan 1928 22955
Standart Sapma 550,52 368,14

Iki farkli sistem arasinda beyin sap1 Dmax degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulunmamaistir (p > 0,05). Medyan beyin sapt Dmax degerleri agisindan en

bliylik degere sahip hesaplama algoritmast AAA (1928+£550,52), en kiiciik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (2295,5+368,14)’dur (Tablo 35).

4.2.5. Beyin Sapi Icin Dort Verileri ve Istatistiksel Sonuglar:

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin beyin sap1 i¢in Dort degerleri tablo

36°da gosterilmistir.

Tablo 36. Beyin sap1 igin Dort Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 180,9 278,3
2 625,7 927,9
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3 1570,8 1260,8
4 75,2 66,9

5 896,2 1056,9
6 192,2 96,4

7 276,8 2719
8 1405,1 1597,8
9 3291 229,3
10 376,1 239,6

Iki farkl tedavi planlama sisteminde beyin sapina ait Dort Verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 37°de gosterilmistir.

Tablo 37. Beyin sap1 i¢in Dot analiz sonuglart (p=0,959)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 592,81 602,58
Minimum 75,2 66,9
Maksimum 1570,8 1597,8
Medyan 408,95 603,1
Standart Sapma 524,03 481,83

Iki farkli sistem arasinda beyin sapt Dort de@eri agisindan istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulunmamaistir (p > 0,05). Ortalama beyin sap1 Dort degerleri agisindan en

kiiciik degere sahip hesaplama algoritmast AAA (592,814+524,03), en biiyiik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (602,58+481,83) dur (Tablo 37).

4.2.6. Beyin Sapi Icin D1 Verileri ve Istatistiksel Sonuclar:

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri {izerindeki etkisinin beyin sap1 i¢in D1 degerleri tablo 38’°de

gosterilmistir.

Tablo 38. Beyin sap1 igin D1 Vverileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 766,53 1035,8
2 2490 2736
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3 4226,81 3077,8
4 233,46 152,3
5 3043,24 3322,8
6 459,02 195,6
7 1628,28 1116

8 4044,8 3610,7
9 1518,58 1255,8
10 1475,63 998,6

Iki farkli tedavi planlama sisteminde beyin sapina ait D1 verilerinin istatistiksel analiz
sonugclar tablo 39’da gosterilmistir.

Tablo 39. Beyin sap1 i¢in D1 analiz sonuglari (p=0,139)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 1988,635 1750,14
Minimum 233,46 152,3
Maksimum 4226,81 3610,7
Medyan 1628,265 1885,9
Standart Sapma 483,36 334,65

Iki farkl sistem arasinda beyin sap1 D1 degeri agisindan istatistiksel olarak anlaml bir

farklilik bulunmamistir (p > 0,05). Ortalama beyin sap1 D1 degerleri agisindan en

bliylik degere sahip hesaplama algoritmast AAA (1988,64+483,36), en kiigiik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (1750,14+334,65)’dur (Tablo 39).

4.2.7. Sag Parotis I¢cin Dmax Verileri ve Istatistiksel Sonuclar

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri tizerindeki etkisinin sag parotis i¢in Dmax degerleri tablo

40’ta gosterilmistir.

Tablo 40. Sag parotis i¢in Dmax Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5203,9 5591,2
2 5633,7 5541,9
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3 5927,3 5822,6
4 5776,7 5230,8
5 6293 6358,1
6 5632,5 5084,5
7 5592,8 5635,3
8 6189,9 56444
9 6030,1 5937,2
10 5742,6 5611,8

Iki farkl: tedavi planlama sisteminde sag parotise ait Dmax Verilerinin istatistiksel analiz
sonugclari tablo 41°de gosterilmistir.

Tablo 41. Sag parotis i¢in Dmax analiz sonuglari (p=0,074)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 5802,25 5645,78
Minimum 5203,9 5084,5
Maksimum 6293 6358,1
Medyan 5705,2 5566,55
Standart Sapma 329,74 414,25

Iki farkli sistem arasinda sag parotis Dmax degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulunmamustir (p > 0,05). Medyan sag parotis Dmax degerleri agisindan en

bliylik degere sahip hesaplama algoritmasit AAA (5705,2+£329,74), en kiiciik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5566,55+414,25) dur (Tablo 41).

4.2.8. Sag Parotis Icin Dort Verileri ve Istatistiksel Sonuclari

Bas-boyun kanser tanili 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin sag parotis i¢in Dort degerleri tablo

42°de gosterilmistir.

Tablo 42. Sag parotis i¢in Dort Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 1949,1 2165,2
2 1308,6 1577,8
3 3864,1 39411
4 814,8 1322,8
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5 5130,4 4754,9
6 2181,3 1853,7
7 2070,5 1780,1
8 21254 2489,8
9 3672 2472,3
10 1972,9 1221,8

Iki farkl1 tedavi planlama sisteminde sag parotise ait Dort Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglari tablo 43’te gdsterilmistir.

Tablo 43. Sag parotis i¢in Dort analiz sonuglari (p=0,445)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 2508,91 2357,95
Minimum 814.,8 1221,8
Maksimum 5130,4 4754,9
Medyan 2065,2 2009,45
Standart Sapma 496,32 282,2

Iki farkl1 sistem arasinda sag parotis Dort degeri acisindan istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulunmamugstir (p > 0,05). Ortalama sag parotis Dort degerleri agisindan en

biiyiik degere sahip hesaplama algoritmast AAA (2508,91+496,32), en kiiciik degere
sahip hesaplama algoritmas1 ise Monte Carlo (2357,954+282,2)’dur (Tablo 43).

4.2.9. Sol Parotis icin Dmax Verileri ve Istatistiksel Sonuclar

Bas-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri lizerindeki etkisinin sol parotis i¢in Dmax degerleri tablo

44°te gosterilmistir.

Tablo 44. Sol parotis igin Dmax Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 5160,2 5533
2 24371 2561,6
3 5716 5762,6
4 967,1 1097,1
5 6300,7 6056,7
6 5657,1 5356,5
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7 5666,8 5806,5
8 5733,1 5470,8
9 5981 6028,5
10 6311,8 6076,9

Iki farkl1 tedavi planlama sisteminde sol parotise ait Dmax Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglar1 tablo 45°te gosterilmistir.

Tablo 45. Sol parotis igin Dmax analiz sonuglart (p=0,799)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 4993,09 4975,02
Minimum 967,1 1097,1
Maksimum 6311,8 6076,9
Medyan 5408,65 544475
Standart Sapma 463,68 474,77

Iki farkl1 sistem arasinda sol parotis Dmax degeri acisindan istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulunmamustir (p > 0,05). Medyan sol parotis Dmax degerleri agisindan en
kiiciik degere sahip hesaplama algoritmasi AAA (5408,65+463,68), en bliylik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (5444,75+474,77) dur (Tablo 45).

4.2.10. Sol Parotis Icin Dort Verileri ve istatistiksel Sonuclari

Bas-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri lizerindeki etkisinin sol parotis i¢in Dort degerleri tablo

46’da gosterilmistir.

Tablo 46. Sol parotis igin Dort Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 1701,6 2219,2
2 690,1 1000,4
3 3520,1 3764,5
4 237,5 368,8
5 4339 3416,9
6 1248,8 1522,5
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7 1822,3 2202,8
8 1984,6 2035,9
9 3274,5 2499,5
10 3317,3 3047,5

Iki farkli tedavi planlama sisteminde sol parotise ait Dort Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglar1 tablo 47°de gosterilmistir.

Tablo 47. Sol parotis i¢in Dort analiz sonuglari (p=0,646)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 2213,58 2207,8
Minimum 237,5 368,8
Maksimum 4339 3764,5
Medyan 1475,2 1870,85
Standart Sapma 485,8 227,66

Iki farkli sistem arasinda sol parotis Dort degeri acisindan istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulunmamustir (p > 0,05). Ortalama sol parotis Dort degerleri agisindan en

bliylik degere sahip hesaplama algoritmasi AAA (2213,85+485,8), en kiiciik degere
sahip hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (2207,8+227,66) dur (Tablo 47).

4.2.11. Cilt i¢in Dmax Verileri ve Istatistiksel Sonuglar

Bas-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin cilt i¢in Dmax degerleri tablo 48’de

gosterilmistir.

Tablo 48. Cilt i¢in Dmax Verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 6116,4 6228,9
2 61241 6225,1
3 6403,1 6453,2
4 6293,4 6071,6
5 6325 6421,2
6 5816 6025,1
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7 6304,6 6343,5
8 6203,8 6198,4
9 6142,6 6045,2
10 6307,7 6199,1

Iki farkli tedavi planlama sisteminde cilde ait Dmax Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglar1 tablo 49°da gosterilmistir.

Tablo 49. Cilt i¢in Dmax analiz sonuglart (p=0,646)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 6203,67 6221,13
Minimum 5816 6025,1
Maksimum 6403,1 6453,2
Medyan 6208,75 6227
Standart Sapma 192,93 159,76

Iki farkli sistem arasinda cilt Dmax degeri acisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmamistir (p > 0,05). Medyan cilt Dmax degerleri agisindan en kiigiik

degere sahip hesaplama algoritmasi AAA (6208,75+192,93), en biiylik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (6227+159,76)’dur (Tablo 49).

4.2.12. Cilt i¢in Dort Verileri ve Istatistiksel Sonuclar

Bas-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri iizerindeki etkisinin cilt i¢in Dort degerleri tablo 50°de

gosterilmistir.

Tablo 50. Cilt i¢in Dot Vverileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
1 2155,4 2453,6
2 1860 2021,4
3 22431 2450,8
4 1746,6 1888,3
5 1798,9 1969,2
6 1620,7 2071,1
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7 22529 2529,7
8 1796,4 2070,8
9 1592,8 1676,5
10 1905,4 2182,8

Iki farkli tedavi planlama sisteminde cilde ait Dort Verilerinin istatistiksel analiz
sonuglar1 tablo 51°de gosterilmistir.

Tablo 51. Cilt igin Dort analiz sonuglari (p=0,005)

AAA (Eclipse, RapidArc) (cGy) Monte Carlo (Monaco, VMAT) (cGy)
Ortalama 1897,22 2131,42
Minimum 1592,8 1676,5
Maksimum 22529 2529,7
Medyan 1829,45 2046,25
Standart Sapma 222,19 225,92

Iki farkli sistem arasinda cilt Do degeri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir

farklilik bulunmustur (p < 0,05). Ortalama cilt Dot degerleri agisindan en kiigiik degere

sahip hesaplama algoritmast AAA (1897,22+222,19), en biiyiik degere sahip
hesaplama algoritmasi ise Monte Carlo (2131,42+225,92)’dur (Tablo 51).

4.3. Tedavi Planlarinin MU Verileri ve istatistiksel Sonuclar

Bas-boyun kanser tanil1 10 adaptif hastaya ait verilerin, iki farkli tedavi algoritmasinin

tedavi planlama sistemleri {izerindeki etkisinin MU degerleri agisindan verileri tablo

52°de gosterilmistir.

Tablo 52. MU verileri

HASTA NO AAA (Eclipse, RapidArc) Monte Carlo (Monaco, VMAT)
1 828 1246
2 899 1301
3 858 1201
4 855 1155
5 1027 1403
6 983 1385
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7 782 1255
8 970 1356
9 824 1244
10 865 1165

Iki farkl1 tedavi planlama sisteminde MU verilerinin istatistiksel analiz sonuglari tablo
53’te gosterilmistir.

Tablo 53. MU analiz sonuglar1 (p=0,005)

AAA (Eclipse, RapidArc) Monte Carlo (Monaco, VMAT)
Ortalama 889,1 12711
Minimum 782 1155
Maksimum 1027 1403
Medyan 878,5 12735
Standart Sapma 72,54 90,92

Iki farkli sistem arasinda MU degerleri agisindan istatistiksel olarak anlamli bir
farklilik bulunmustur (p < 0,05). Ortalama MU degerleri agisindan en kiigiik degere
sahip hesaplama algoritmas1 AAA (889,1+72,54), en biiyiik degere sahip hesaplama
algoritmasi ise Monte Carlo (1271,1+90,92)’dur (Tablo 53).

5. TARTISMA

Teknolojinin gelisimiyle birlikte kanser tedavilerinde onemli Olclide yenilikler
saglanmis ve buna bagl olarak tedavi kalitesinin artmasiyla hastalarin yasam kalitesi
fark edilebilir seviyede olumlu etkilenmistir. Bag boyun kanserlerinin tedavisinde RT’
nin rolu olduk¢a 6nemlidir. Gelismis bir tedavi teknigi olan hacimsel yogunluklu
radyoterapi, bas boyun kanserleri tedavisinde siklikla tercih edilmekte ve diger tedavi
tekniklerine gore radyasyon dozunun daha iyi dagilim gosterdigi bilinmektedir.
VMAT teknigi ile tedavi esnasinda gerek hastanin daha az hata ve daha kisa siire ile
tedavi ediliyor olmasi gerekse tiimor kontroliinlin yanisira riskli organlar agisindan
saglikli organlarin daha iyi korunuyor olmasi bu teknigi tercih edilir kilmaktadir.
VMAT teknigi, hasta BT goriintiileri tizerinden yapilan planlarda kullanilmaktadir.
Fakat hastanin tedavisi devam ederken anatomisinde ve pozisyonlandirilmasinda

degisimler meydana gelir. Bunun sebepleri tiimor ve nodal voliimlerdeki diisiisler, kilo
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kayiplari, yag ve kas Kkiitlesi miktarlarindaki degisiklikler olarak gdsterilebilir.
Anatomik degisiklikler sonucu olugsan bu farkliliklar VMAT teknigi sayesinde
konvansiyonel tekniklere gore daha iyi sekilde gozlemlenmekte ve kontrol
edilmektedir. Bunun nedeni tiimor hedefinin daha iyi kontrol altina alinarak riskli
organ sinirlarinda daha belirgin doz diisiislerine olanak sagliyor olmasidir. Degisen
anatomik ve pozisyonel belirsizliklerden kaynakli olasi komplikasyonlar ART

teknigiyle kontrol altina alinabilmektedir.

Bu ¢alismada birbirinden farkli tedavi planlama sistemlerinde entegre olarak calisan
tedavi algoritmalarmin, her iki sistemde planlar1 yapilan adaptif hasta grubunun
dozimetrik verilerine yanitlari incelenip degerlendirilmis ve aralarinda CTV, PTV, CI,
HI, RAO ve MU degerleri agisindan karsilagtirmalarina bakilmistir. Calismada her iki
sistemde kullanilan VMAT tedavi teknigiyle her iki sistem icin ayni optimizasyon
parametreleri kullanilarak, hedeflenen hacimlerde belirlenen dozlarin en uygun sekilde
dagilimlarini saglayarak hedef etrafindaki RAO igin miimkiin olan en uygun koruma
amaglanarak karsilastirmalart yapilmistir. AAA ve Monte Carlo algoritmalarinin
hesaplama siizgeclerinden gecen 10 ART almis hasta grubunun dozimetrik datalarina
istatistiksel analizle ayr1 ayr1 bakilarak, kilink agidan aralarinda anlamli farkliliklarin

olup olmadig1 sonuglarina ulasilmstir.

Bas boyun kanserleri radyoterapisinde hedef hacim etrafinda birgok riskli organ
bulunmaktadir. Calismada degerlendirilen BT tizerine kontiirlii riskli organlar hedefe
verilen dozdan en c¢ok etkilenen organlar olmus ve risk katsayilar1 hedeften
uzaktakilere gore daha yiiksek olduklarindan, dozimetrik degerlendirmede 6n planda
yer almiglardir. Kompleks hedef hacim ve riskli organlara sahip bu tiir tedavi
planlarinda tek arkla yapilan optimizasyonlarla istenilen doz dagilimlarini saglamak
zor olmaktadir. Kumar ve digerleri (2013)’nin yaptig1 bir ¢aligma tek arkla yapilan
planlarda olusturulan kontrol noktas1 ve segmentasyonun yetersiz miktarda kaldigini
ve hedeflenen hacimde istenmeyen doz diisiislerinin olacagini, ¢oklu arkin CYK i¢in
daha fazla pozisyonlama ve daha fazla a¢1 imkan1 sagladigini sdylemistir (Kumar ve
digerleri, 2013). Kan ve digerleri (2013)’nin bas boyun kanseri i¢in yaptig1 bir
calismada c¢ogaltilan ark sayisimin CYK’ler i¢in daha ¢ok hareket alam

taniyabilecegini iki yerine {i¢ ark rotasyonla yapilan RapidArc planlarinda spinal kord,
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parotisler ve beyin sapinda daha iyi koruma gosterdigini, MU degerleri bakimindan
kendi aralarinda istatistiksel olarak anlamlilik olmadigim1 ancak c¢ogaltilan ark
sayisinin tedavi siiresini uzattigini ve bunun VMAT tekniginin amacina ters diistiigiini
sOylemistir (Kan ve digerleri, 2013). Baska bir bas boyun kanseri caligmasinda
Verbakel ve digerleri (2009) nin tek ve ¢ift arkla olusturulan RapidArc planlarinda
MU degerlerini sirastyla 439 ve 459 bulmus ve aralarinda kayda deger farkliliklarin
olmadigmi sdylemistir (Verbakel ve digerleri, 2009). Ancak Zhang ve digerleri
(2015)’nin yaptig1 bir ¢alismada son zamanlarda tek ark ile olusturulan VMAT
planlarinin  Elekta adina ¢ift arkla olusturulan planlarla arasinda farklilik
gostermedigini, MU ve risk altindaki organlarin dozlarmmin daha diisiik seviyede
oldugunu bulmustur. (Zhang ve digerleri, 2015). Bu sebeple bu g¢alismada risk
altindaki organlarin daha istenilen dozlarda ve hedef hacme verilen dozlarda
istenmeyen disiislerin yasanmamasi adina, olusturulan tiim tedavi planlar1 her hasta

i¢in ¢ift ark olacak sekilde hazirlanmistir.

Bu calismada, tedavi planlama sistemlerinde kullanilan algoritmalarin, ¢aligmaya
dahil edilen bas boyun ART hasta grubu iizerinde dozimetrik etkisi, iki farkli planlama
sisteminden elde edilen veriler neticesinde benzer olarak ortaya ¢cikmistir. Fakat Monte
Carlo algoritmasini kullanan Elekta tarafinda, tiimor hacmine verilen dozlarda AAA
algoritmasin1 kullanan Varian’ a gore daha basarili doz dagilimlart olustugu
gozemlenmistir. 54 Gy alan CTV’ nin %95’ lik hacmini cevreleyen doz dagilimi
acisindan Monte Carlo (5311,1£84,66) algoritmasi1 AAA (5292,78+57,17)’ ya nazaran
istlinliik gostermistir (p=0,037). 60 Gy alan CTV’ nin %95’ lik hacminin aldig1 doza
bakildiginda, doz dagilimi yine Monte Carlo (5943,81£79,35) adma AAA
(5903,24+67,91) ° ya gore daha basarili olmustur (p=0,047). PTV54 hedef hacminin
her iki sistemde aldig1 ortalama doz degerlerine bakildiginda PTV54 Dot Monte Carlo
(5476,91+48,23) AAA (5445,76+37,8) ya kiyasla iistiinliik gostermistir (p=0,037). 54
Gy alan PTV’ nin %95’ lik hacminin aldigi doza bakildiginda Monte Carlo
(5306,48+42,4) AAA (5260,84+29,44)’ ya gore tstlinliik gostermistir (p=0,007).
PTV60 hedef hacminin 60 Gy aldiginda ortalama degerleri bakimindan PTV60 Dort
Monte Carlo (6089,52+43,63) algoritmast AAA (6015,41+86,5)’ ya gore iistiinliik
gostermistir (p=0,017).
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Calismamizda CI ve HI degerleri agisindan iki algoritma arasinda anlamli bir farklilik
bulunmamistir. Bunun nedeninin hedef hacme verilen dozdaki dagilimin her iki
planlama sistemi i¢in de istenilen kritlerleri optimum seviyede sagliyor olmasindan
ileri geldigini diisiinmekteyiz. Her ne kadar Monte Carlo algoritmasi yukarida
bahsedilen baz1 hedef hacimler i¢in %95’ lik hacimdeki ve ortalama doz dagilimi
konusundaki {istlinliigiinii gosterse de PTV hacimlerinin doz dagilimlarina
bakildiginda istatistiksel anlamda ortalama CI ve HI degerleri her iki sistem i¢in de
benzer sonuglar verdigi goriilmektedir. Bu istatistiksel sonuglara gére medyan AAA
CI (0,845+0,03), medyan Monte Carlo CI (0,848+0,03) (p=0,241) olarak; yine
calismamizdaki istatistiksel sonuglara gore medyan AAA HI (0,0734£0,01), medyan
Monte Carlo HI (0,077+0,01) (p=0,959) olarak bulunmustur.

Wiezorek ve digerleri (2011)’nin 10 bas boyun kanserli hasta i¢in yaptig1 calismada
hasta tedavi planlarimi 6 farkli planlama sisteminde olusturarak karsilastirma
yapmiglardir.  Yaptiklar1 c¢alismada Eclipse ve Monaco TPS’ lerin plan
optimizasyonlarini kendi calismamizdaki gibi ¢ift ark olacak sekilde olugturmuslardir.
Calismalarinda ¢ikan sonuglara gore CI degerleri ayn1 ancak HI degerleri igin AAA
kullanan Eclipse TPS, Monte Carlo algoritmas1 kullanan Monaco TPS’ e gore listiinliik

gostermistir (Wiezorek ve digerleri, 2011).

Calismamizda risk altindaki organlar i¢in anlamli farklilik olusurabilecek istatistiksel
sonuglara ulagilamamistir. Ancak ¢alismaya dahil edilen 10 hastanin aldiklar1 ortalama
cilt dozlar1 agisindan anlamli bir farklilik bulunmustur. Buna gore, her iki TPS’ de
tedavi planlar1 olusturulan hastalar icin ortalama cilt dozu Dot AAA
(1897,224222,19), ortalama cilt dozu Dot Monte Carlo (2131,42+225,92)
algoritmasina kiyasla hastalarin daha az ortalama cilt dozuna maruz kaldigim

gostererek listlinliik kurmustur (p=0,005).

Yaptigimiz calismada iki farkli planlama sisteminden elde edilen veriler birbirlerine
benzerlik gostermektedir. Dozimetrik verilerin birbirlerine yakin degerlerde
¢ikmasinin bir sebebi Eclipse TPS’ te kullandigimiz AAA, Monte Carlo tabanli ¢alisan
bir algoritmadir. Monaco TPS’ te kullanilan Monte Carlo algoritmasi radyoterapi
tedavi sistemlerinde altin bir standart olarak tanimlanmaktaadir. Sterpin ve digerleri

(2007), Basran ve digerleri (2010) ve Ottosson ve digerleri (2010)’nin yaptiklari
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calismalarda AAA ve Monte Carlo algoritmasinin karsilagtirmasini yaparak aralarinda
anlamli farkliliklar bulunmadigini ortaya ¢ikarmislardir (Sterpin ve digerleri, 2007;
Basran ve digerleri, 2010; Ottosson ve digerleri, 2010). Ancak Sharma ve digerleri
(2012)’nin ¢alismasinda, gama analiz sonuglarma gére AAA ve Monte Carlo
algoritmalari arasinda %4 fark ¢iktigin1 géstermis, Monte Carlo algoritmasinin ikincil
ve lateral elektronlarin, cihaz ve hastadan sagilan elektronlar gibi doz hesabini
etkileyen birgok parametreyi daha dogru ve gercege yakin bir sekilde hesaba dahil edip
bu tedavi planinin radyoterapi hastalarina daha iyi sekilde uygulandig1 sonuglarina

ulagmistir (Sharma ve digerleri, 2012).

Hall, 2006 yilinda yaptig1 bir calismada VMAT tedavi teknigi ile olusturulan planlarin
hastalar i¢in 5 ila 40 Gy arasindaki dozlarin hastalar i¢in radyobiyolojik anlamda
saglikli dokular i¢in ikincil kansere maruziyet riskinde artis olabilecegini sOylemistir
(Hall, 2006). VMAT tekniginin ikincil kanserler icin bir risk olusturabilecegi her ne
kadar agikc¢a ifade edilemese de, olusturulan tedavi planlarinin kalitesini artirarak ve
MU degerlerini daha da azaltarak cihaz ve hastadan daha az radyasyon sagilmasi
saglanabilir. Bunu saglamak ikincil kansere yakalanma olasiligini azaltabilir. Monte
Carlo algoritmasiin ¢alisgmamizda AAA’ ya nispeten lstlinliik kurdugu goriilse de
MU degerleri bakimindan AAA’ dan elde edilen MU degerlerine gore daha ytiksek
miktarda ¢ikmistir. Monte Carlo ve AAA algoritmalariyla hesaplama yapan VMAT
tedavi teknigindeki en biiyiik avantaj, daha farkli algoritmalarla hesaplama yapan
dinamik veya statik IMRT tedavi tekniklerinden elde edilen planlardan daha az MU
degerlerine sahip olmasi ve daha kisa tedavi siiresi sunmasidir. Vanetti ve digerleri
(2009) ve Guckenberger ve digerleri (2009)’nin bas boyun kanseri iizerine yaptiklari
caligmalarla bunu kamitlamiglardir (Vanetti ve digerleri, 2009; Guckenberger ve
digerleri, 2009). Monte Carlo algoritmasini kullanan Monaco TPS i¢in elde edilen
yiksek MU degerleri, cihaz isinlama yaparken gantride bulunan CYK’ lerin
hareketinin daha yavas olmasini ve gantri rotasyonu sirasinda 1sinin kesintisiz sekilde
sacilmasini saglamaktadir. Yaptigimiz ¢alismamizda ortalama MU degeri bakimindan
AAA (889,1£72,54), Monte Carlo (1271,1£90,92) algoritmasina kiyasla iistiinliik
gostermistir (p=0,005).
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Tedavi planlar1 hazirlanirken planlarin olusturulmasi i¢in gegen siireyi, planlama
bilgisayarlarinin sahip oldugu teknolojik 6zellikler ve birden fazla planin ayni anda
yapilip yapilmadigi belirler. Planlama istasyonlarinda ayni anda ¢oklu planlarin
yapiliyor olmasi durumunda bilgisayar islemcisi tek bir hesaplama yerine, optimize
edilen plan adedi kadar hesaplama yapar. Bununla birlikte Varian ve Elekta i¢in ayr1
ayr1 yapilan planlar farkli planlama istasyonlarinda olusturuldugundan, her iki sistem
icin planlar hazirlanirken gegen siireler arasinda karsilastirma yapmak anlamhi

olmayacaktir.

6. SONUC

Bu galismada ART almis 10 bas boyun kanserli hastanin farkli algoritmalarla
hesaplanmis planlardan elde edilen verilerin dozimetrik degerlendirmesi yapilmis ve
istatistiksel acidan incelenmistir. Elde edilen degerler arasinda istatistiksel anlamda
kiiciik farkliliklar olsa da genel olarak benzerlik tagimaktadir. Hedef hacimlerin doz
dagilimlar1 acisindan degerlendirildiginde her ne kadar Monte Carlo algoritmast AAA’
ya kiyasla daha etkin hesaplar yapiyor olsa da dozimetrik anlamda her iki sistem i¢in
de optimal klinik kriteleri karsilayan sonuglar elde edilmesi, Monte Carlo kullanan
sistemin tercih edilebilirligi konusunda 6nemli farklar ortaya koymamistir. Risk
altindaki organlar agisindan degerlendirildiginde onemli farkliliklarin gézlenmedigi
bu calismada, ortalama cilt dozunda AAA algoritmasinin Monte Carlo’ ya {istiin
geldigini gostermistir. Bu farkliligin Monte Carlo kullanan sistemde planlama

yapilirken diisiik doz gradyentinin plan optimizasyon asamisinda daha da zorlanarak
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giderilmesi saglanabilir. MU degerleri agisindan Monte Carlo algoritmasina gore
belirgin bir iistiinliik saglayan AAA, Varian sistemlerinde tedavi goren hastalar igin
daha kisa siirede tedavi edilmelerine olanak saglanip, daha az sa¢ilan doza maruz
kalacaklar1 sdylenebilir. Her iki algoritmanin hasta tedavi planlarindaki dozimetrik
etkisine bakildiginda olusturulan planlarin klinik agidan uygulanabilirligi noktasinda
ikisi i¢in de esdeger Olciide sonuglar dogurdugu sdylenebilir. Elde edilen bu sonuglar,
bir medikal fizik¢inin hasta agisindan kar ve zararliligin1 degerlendirmede hangi
algoritmanin kullanimiyla daha etkin planlar olusturabilecegi konusunda tercihine

yardimc1 olabilecek niteliktedir.
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