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OZET

AKCIGER STEREOTAKTIK BODY RADYOTERAPIi UYGULAMALARININ
FiZiKSEL VE DOZIMETRIK INCELENMESI

Ismail Faruk DURMUS
Canakkale Onsekiz Mart Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii
Fizik Anabilim Dali Doktora Tezi
Danisman : Dog. Dr. Emine Dilara ATALAY
20/07/2018, 80

Calismamizda akciger SBRT tedavileri i¢in BreathHold-CT, Normal-CT ve 4D-CT
tekniklerinin hedef voliim tizerine etkileri incelendi. Ayrica hedef ve etrafindaki saglikli
dokularin elektron yogunlugu ve Hounsfield Unit degerlerinin nasil etkilendigi arastirildi.
Solunum hareketinden kaynakli distorsiyon ve artifaklar BreathHold-CT ile minimize
edilmektedir. BreathHold-CT referans alindiginda, Normal-CT’de hedef hacim %19.3, 4D-
CT’de %31.3 daha biiyiik olarak hesaplandi.

Planlarda FFF enerjileri ile hazirlanan planlar dozimetrik olarak karsilastirildi. 16
Hastanin planlart RTOG 0813/0915 raporlarina degerlendirildi. 6MV-FFF ile hedef disinda
yiiksek doz grandienti ve daha konformal planlar elde edildi. 10MV-FFF ile daha diisiik
MU degerleri bulundu. Planlarin verifikasyonu iki boyutta yapildi ve 10MV-FFF enerjileri
ile daha iyi sonuglar elde edildi.

Akciger SBRT’de bir boyutta doz verifikasyonu, EBT3 film, CC01Razor ve CC04
iyon odalar1 ile yapildi. Ug sistem iginde ortalama %3’den kiigiik farklar bulundu. Iki
boyutta doz aki verifikasyonu, EBT3 film ve MatriXX dozimetre sistemleriyle yapildi.
Gama analizinde %3-3mm kriterine gore; EBT3 %95.14, MatriXX ile %88.95 bulundu. Ug
boyutta plan verifikasyonu, Dolphin detektér ve Compass-DVH tabanli programiyla
yapildi. Akciger SBRT de yiiksek doz grandienti oldugu i¢in uzaysal ayirma giicii yliksek
ve kiiciik alan belirsizlikleri minimal olan dozimetre sistemleri kullanilmalidir.

Homojen ve inhomojen fantomlarda kiigiik alan boyutlarinda Monaco ve Compass
sistemlerinde kullanilan algoritmalarin verifikasyonu saglandi. CC04 ve CC0O1Razor iyon
odalart ile 6l¢iimler alinarak karsilagtirildi. Genel olarak algoritmalar (Pencil Beam haric)

Olctimlerle uyumludur. Sadece 1x1cm®de biraz farkliliklar gbzlendi.
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Akciger SBRT’de hareket yonetimi ¢ok kritik 6neme sahiptir. Tedaviler arasi (inter-
fraksiyon) 79 fraksiyonda 0.5cm izerindeki sapma miktar1 %39.5’lere kadar
olabilmektedir. Mutlaka her tedavi Oncesi portal goriintileme yapilmali ve hedef
dogrulugundan emin olunmalidir. Intra-fraksiyon CBCT’de 76 fraksiyon goz oOniine
alindiginda her ii¢ eksende ortalama sapma 0.15cm’yi gegmemektedir. Akciger SBRT de
tedavi esnasinda solunum kisitlanmasina ragmen minimal hareket olabilmektedir. Tedavi
esnasinda 2mm’nin {izerindeki sapma miktar1 76 fraksiyonun %14.15°e kadar

olabilmektedir. Hedef voliime emniyet marj1 olarak 3-5mm verilmelidir.

Anahtar sozciikler: Akciger SBRT, DVH Tabanli QA, Monte Carlo,
Inhomojenite, SBRT Hareket Y onetimi.



ABSTRACT

PHYSICAL AND DOSIMETRIC ANALYSIS OF LUNG STEREOTACTIC BODY
RADIATION THERAPY

Ismail Faruk DURMUS
Canakkale Onsekiz Mart University
Graduate School of Natural and Applied Sciences
Doctoral Dissertation in Physics Science
Advisor : Dog. Dr. Emine Dilara ATALAY
20/07/2018, 80

The effect of BreathHold-CT, Normal-CT and 4D-CT techniques on target volume
were investigated for lung SBRT treatment in our study. It also investigated how the target
and surrounding healthy tissue affected the electron density and Hounsfield Unit values.
Distortions and artifacts caused by respiratory movement are minimized by BreathHold-
CT. With reference to BreathHold-CT, the target volume was calculated 19.3% larger in
Normal-CT and 31.3% larger in 4D-CT.

In the plans, plans prepared with FFF energy were compared in a dosimetric manner.
16 The patient’s plans were evaluated with RTOG 0813/0915 reports. With 6MV-FFF,
high-dose grandient and more conformal plans were obtained outside the target. Lower
MU values were obtained with 10MV-FFF. Verification of the plans were done in two
dimensions and better results were obtained with 10 MV-FFF energies.

One-dimensional dose verification was made in lung SBRT with EBT3 film,
CCO1Razor and CCO04 ion chambers. There were less than 3% an average differences in
three systems. Dose flux verification in two dimensions were done with EBT3 film and
MatriXX dosimeter systems. According to 3%-3mm criteria in gamma analysis; 95.14%
and 88.95% were obtained with EBT3 and MatriXX. Plan verifications in three dimensions
were performed with a Dolphin detector and a Compass-DVH-based program. High spatial
resolution power and small area uncertainties should be used as a dosimetric systems
because of high dose gradient in lung SBRT.

The verification of the algorithms used in Monaco and Compass systems were
provided in small area sizes for homogenous and inhomogeneous phantoms. The

measurements were compared with CC04 and CCO1Razor ion chambers. In general,



algorithms (except Pencil Beam) are compatible with measurements. Only slight
differences were observed in 1x1cm?.

Motion management in lung SBRT is very critical. The inter-fraction deviation
during 79 fractions can be up to 39.5% over 0.5 cm. It is absolutely necessary to perform
portal imaging before each treatment and make sure that the target is correct. Considering
76 fractions in the intra-fraction CBCT, the average deviation of all three axes do not
exceed 0.15 cm. In lung SBRT, there is minimal movement during treatment even though
the respiratory is limited. The amount of deviation over 2mm during treatment can be up to

14.15% of 76 fractions. The safety margin should be 3-5 mm in target volume.

Keywords: Lung SBRT, DVH Based QA, Monte Carlo, Inhomogeneity, SBRT

Motion Management.
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BOLUM 1
GIRIS

1.1. Radyoterapi ve Gelisim Siireci

Kanser, doku ya da hiicre grubunun normal diizenleyici uyaricilardan bagimsiz
olarak asirt ve kontrolsiiz olarak ¢ogalmasidir. Kontrolsiiz hiicre ¢ogalmasi sonucunda
gevre dokulara invazyon, lenf ve kan yoluyla uzak organlara metastaz yapabilen habis
tumorlerdir. Cerrahi, Kemoterapi ve Radyoterapi kanser tedavisinde genel olarak
uygulanan temel yontemlerdir. Radyoterapi de amag, tanimlanmis hedef hacme optimum
doz verilirken, hedefin etrafindaki saglikli doku ve organlart miimkiin oldugunca
korumaktir. Bu tedavi modalitesinde basar1 hedef hacme verilen doz ile direkt iliskili
oldugundan, uygulanan dozun dogrulugu ¢ok énemlidir.

Gelisen teknoloji ile Radyoterapi de hizla ilerlemekte ve bunun sonucu olarak farkli
cihazlar ve tedavi yontemleri gelistirilmektedir. iki boyutlu isinlama teknigi olan
konvansiyonel 1sinlamada, hedef voliim 1silanirken gevresindeki saglikli doku korumasi
yeterince saglanamamaktaydi. Bu yiizden tlimorii yiiksek dozlarla 1isinlama imkani yoktu.
Ug boyutlu konformal 1sinlama tekniginde ise ii¢ boyutta hedef hacim belirlenmekte ve
hedef hacmi kapsayan bir doz dagilimi ile isinlanmaktadir. Doz dagilimi ¢ok yaprakli
kolimatorler veya koruma bloklart kullanilarak uniform veya non-uniform yogunluga sahip
alanlarla elde edilmektedir. Intensity Modulated Radiation Therapy (IMRT) konformal
teknigin 6zel bir formudur. Bu teknikte ¢ok yaprakli kolimatorler (Multi Leaf Collimator:
MLC) ile 151n demetlerinin yogunlugunu degistirilmektedir. IMRT de tiimor daha yiiksek
ve konformal doz ile 1sinlanirken, saglikli dokuda maksimum koruma saglanmaktadir. Bu
teknikte bir¢ok acgidan hedef hacimde doz homojenitesini olusturacak sekilde siddeti
modiile edilmis alanlar kullanilir. Bu sayede 6zellikle konkav veya kompleks sekilli hedef
hacimlerde biiyiik avantajlari vardir. IMRT uygulama yontemleri iki tiirlidiir. Birincisi
1sinlama boyunca MLC’ler ile 1s1n demeti yogunlugunu ayarlayan Dinamik IMRT dir.
Digeri ise 1sinlamadan 6nce farkli MLC pozisyonlar: ile kii¢lik alt alanlarla 151n demeti
yogunlugunu ayarlayan Step and Shoot IMRT dir.

Volumetric Modulated Arc Terapi (VMAT) 1sinlama esnasinda eszamanli olarak doz
hizi, gantri hizi ve MLC hiz1 dinamik olarak degismekte olan yeni bir IMRT teknigidir.
IMRT de sabit gantri agisinda statik ve hareketli alanlar kullanilirken, VMAT ile
rotasyonel geometride alanlar kullanilmaya baslanmigtir. IMRT tedavisine ek olarak,

cthazin 1sinlama esnasinda hasta etrafinda hizla donmesi tedavi siiresini kisaltmis ve
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yogunluk ayarli Radyoterapi’nin daha kolay yapilmasini saglamigtir. Sonugta hizli,
hacimsel, doz yogunlugu ayarli ark tedavi yontemi ile daha kesin, daha dogru ve daha hizli
tedavi yapilabilmektedir.

Stereotaktik  Radyocerrahi/Radyoterapi (SRS/SRT) ve Stereotaktik Vucut
Radyoterapi (SBRT), tiimorii cerrahi yontem kadar kesin bir sinirla ortadan kaldirirken,
radyasyonun normal dokulara zararini minimum seviyede tutan bir radyasyon tedavisi
yontemidir. Stereotaktik tedavilerde temel olarak kiigiik hacimli hedef voliimlere yiiksek
radyasyon dozlar1 hipofraksiyone olarak uygulanir. GamaKnife, CyberKnife gibi sadece
stereotaktik tedaviler igin gelistirilmis cihazlar vardir, ayrica lineer hizlandirict tabanl
olarakta bu tedaviler uygulanabilmektedir. Genel olarak bu cihazlarla, es diizlemsel
olmayan (non-coplanar) alanlar kullanilarak, {i¢ boyutta koordinatlar1 belirlenmis hedefte
yiiksek radyasyon dozlarinin uygulanmasi temeline dayanmaktadir.

Tedavi planlama sistemlerinde (TPS) hastanin bilgisayarli tomografi (BT) goriintiisii
tizerinde hedef ve saglikli organlar tanimlanmakta ve hesaplama algoritmalar ile doz
dagilimi belirlenmektedir. TPS de hesaplar su fantomu veya su esdegeri ortamlarda alinan
Olctimler ile yapilmaktadir. Fakat insan viicudunda su esdegeri olmayan ve doz dagilimin
etkileyen inhomojen yapilar vardir. Inhomojen ortamlarda doz dagilimini dogru
hesaplamak icin birgok algoritma ve diizeltme teknigi gelistirilmistir. Ozellikle kiigiik
alanlarin kullanildig1 tedavilerde inhomojen ortamlarda nasil bir doz dagilimi oldugu ve
algoritmalarin doz dagilimini hesaplama dogrulugu degerlendirilmelidir.

Ayrica hedef volimii kagirmamak ve saglam dokularin aldig1 dozu azaltmak icin
goriintii rehberliginde Radyoterapi (Image Guided Radiation Therapy: IGRT) ile hedef
volimiin ve hastanin hareketleri dikkate alinarak tedavi uygulanmaktadir. IGRT bir
Radyoterapi uygulama teknigi degil, her bir tedavi fraksiyonun dogrulanmasini saglayan
bir goriintiileme metodudur. Tedavi 6ncesinde, sirasinda ve sonrasinda tedavinin geometrik

dogrulugunu saglayan veya yol gosteren bir goriintiileme yontemidir.

1.2. Stereotaktik Radyocerrahi ve Stereotaktik Radyoterapi

1895 yilinda X-1smlarinin kesfedilmesinden itibaren malign ve benign lezyonlarin
tedavisinde Radyoterapinin 6nemli bir yeri vardir. Hedef voliime belirlenen optimum doz
verilirken c¢evredeki saglikli doku ve organlart maksimum seviyede koruma
amaglanmaktadir. Bu amaca yonelik gelisen teknolojiyle Radyoterapi tedavileri i¢in bir¢ok
0zel teknik gelistirilmistir. Bu tekniklerden biri olan Stereotaktik Radyocerrahi, eksternal

bir radyasyon tedavisidir ve kelime anlami “’stereotaksi: ii¢ boyutlu dokunma’’ dir. 1lk



1951 yilinda Dr. Lars Leksell Stockholm’de ortavoltaj X-isin1 cihazi ile intrakranyal
hedeflerde ilk tedavilere basladi. Dr. Leksell stereotaktik radyocerrahiyi, tek fraksiyonda
yiiksek radyasyon dozlarinin stereotaktik teknikle uygulanmasi olarak tanimladi. Ortavoltaj
X-1gmilarinin  girici olmamas:1 ve dozun kafatasi kemiginde sogurulmasi istenmeyen
durumdu. Dr. Leksell 1968 yilinda ortavoltaj cihazlara gore daha yiiksek enerjiye sahip
olan ilk GamaKnife cihazini gelistirdi. SRS 1980°1li yillarda bilgisayar teknolojisi ve
robotik otomasyondaki gelismelere paralel olarak lineer hizlandirici tabanli radyocerrahi
cihazlarin kullanilmasi ve CyberKnife cihazinin da gelismesini saglamistir. Bu sayede
SRS, Leksell’in bu teknigi gelistirmesinden itibaren pek ¢ok benign ve malign lezyon icin
standart tedavi yontemi olmustur (Abacioglu, 2012; Sanford, 2011; Halperin, 2008).

SRS, hedefte konformal doz ve hedef disinda yiikksek doz gradyentine sahip doz
dagilimi ile uygulanan bir tekniktir. Genel olarak ayni diizlemde olmayan kiigiik alan
boyutlarima sahip ¢ok sayida 1simn demetinin sub-milimetrik kesinlik ile uygulanmasi
esasina dayanir. Goriintiilleme teknolojisindeki gelismeler tedavide geometrik dogrulugun
artmasini saglamis ve boylece tedavide hedefi kagirmamak i¢in verilen emniyet marjlari
daha da azalmistir. Ek olarak da tedavinin tek fraksiyonda degil birka¢ fraksiyonda
tekrarlana bilirligini kolaylastirmigtir. Normal doku tamirini arttirmak i¢in tedavide yiiksek
radyasyon dozlarmmin birka¢ fraksiyonda uygulanmasina ise Stereotaktik Radyoterapi
denilmektedir. SRT, normal dokuda dozun minimum seviyede tutulmasi, tedavi alanlarinin
non-koplanar olarak yiiksek doz gradyentine sahip bir doz dagiliminin uygulanmasini
gerektirmektedir. Stereotaktik tedavilerin konvansiyonel Radyoterapi den farkli bir
konsepti vardir. Konvansiyonel tedavilerde fraksiyon basina 1.8-3Gy arasinda dozlarla 10-
30 fraksiyonda tiimor boyutu smirlamaksizin tedavi uygulanirken, Streotaktik tedavilerde
fraksiyon basina 6-30Gy arasinda dozlarla 1-5 fraksiyonda kiiciik boyutlu (<4/5cm)
timorlerde yiiksek biyolojik hasarin olustugu tedaviler uygulanmaktadir. Genel olarak
Stereotaktik tedavilerde hedef voliimlerin daha kiiglik, birka¢ fraksiyonda yliksek
radyasyon dozlarinin uygulandigi tedavi teknigidir (Luxton, 1993; Benedict, 2010;
Pantelis, 2008; Zheng X, 2010; Wilcox, 2008).

1.3. Stereotaktik Body Radyoterapisi

SRT’nin kranyal dis1 hedeflerde uygulanmasi i¢in bircok calisma yapilmistir ve
1990’Ih yillarin baslarinda Stereotaktik Viicut Radyoterapisi uygulanmaya baglanmistir.
SBRT viicudun herhangi bir yerinde {i¢ boyutlu (3B) koordinatlari belirlenmis kii¢iik

hacimli hedeflere, yiiksek radyasyon dozlarinin hipofraksiyone olarak uygulanmasidir.



SBRT’de, saglikli dokularin aldig1 doz sinirlandirilirken hedef voliimde yiiksek radyasyon
dozlarin uygulanmasini esasina dayanmaktadir. Ayni diizlemde olmayan 1s1n demetlerinin
kullanilarak hedef disinda keskin bir doz grandyenti ile tiimoriin sekline uygun konformal
bir doz dagilimi elde edilmektedir. SBRT tedavileri primer veya metastatik akciger,
karaciger, pankreas, prostat, omurga ve kemik metastazlarinda etkinligi goriilen bir tedavi
yaklasimidir (Lax, 2006; Schmidt, 2011).

Akciger SBRT ilk olarak 1991 yilinda Karolinska hastanesinde klinik uygulamaya
girmistir. Akciger kanserli hastalarda ilk basarili SBRT tedavisi 1995 yilinda Blomgren ve
arkadaslar1 tarafindan uygulanmistir. SBRT tiimdre bir kag fraksiyonda yiiksek radyasyon
dozlarinin uygulandigi bir tedavi modalitesidir (genellikle 3-6 fraksiyonda 48-60 Gy).
Hastaya uygulanan toplam doz, konvansiyonel radyoterapideki (genellikle 25-33
fraksiyonda 50-66 Gy) ile ayni olmasina ragmen SBRT fraksiyon bagina yiiksek radyasyon
dozlari, biyolojik olarak etkisi c¢ok daha biiyiik dozlara esdegerdir. Bu sayede
konvansiyonel Radyoterapiye gore biyolojik etkin doz (BED) daha fazladir (50-66 Gy’e
karsilik >100 Gy) (Wilcox, 2010; Bezjak, 2012; Schuring 2008).

1.4. Goriintii Rehberliginde RT

Goriintii rehberliginde Radyoterapi, hasta ve organ hareketlerinden veya Set-up
hatalarindan olusabilecek belirsizlikleri ortadan kaldirmak i¢in tedaviden once ve tedavi
esnasinda iki boyutta veya lic boyutta anatomik goriintiilleme ile tedavinin kontrolii
islemidir. IGRT bir Radyoterapi uygulama teknigi degil, her fraksiyonda tedavi tekniginin
ve hastanin pozisyonunun dogrulanmasini saglayan bir yontemdir. Tedavi bolgesinin
dogrulanmasi i¢in tedaviden 6nce iki boyutta veya ti¢ boyutta goriintiilleme yapilarak tedavi
bolgeleri degerlendirilir, anatomik ve geometrik olarak dogrulugundan emin olunduktan
sonra tedavi baglatilir. Bu sayede hedefin dogru isimnlanmasi saglanmakta ve tedavinin
etkinligi arttirtlmis olup, normal dokularin olas1 yliksek doz ile 1sinlanmasinin Oniine
gecilmektedir.

Akciger SBRT de hareket yonetimi ¢ok Onemlidir. Tedavinin dogrulugu igin
solunum kaynakli hareket dikkate alinmalidir. Genel olarak ii¢ temel yolla solunum
hareketi dikkate alinir. Birincisi solunumun tiim fazlarinda dort boyutlu bilgisayarlt
tomografi (4D-CT) ile tiimordeki hareketi tespit edip emniyet marjlarinin ona gore
verilmesi, ikincisi solunum takip sistemleri ve CyberKnife cihazi ile dinamik olarak timor
takibi yapilmasi ve son olarak da nefes tutma IGRT teknikleri ile solunum kontrollii bir

tedavi yapilmasidir.



Nefes Tutma IGRT yontemleri genel olarak iki tiirliidir. Digital spirometre
sistemlerde hasta solunumunu aktif nefes alma koordinatorii ile balon valfinin i¢ine iifler
ve istenilen seviyede akcigerler sabitlenir. Her fraksiyonda bu tekrarlanarak tedavi
uygulanir (McNair, 2009). Diger IGRT sistemlerde CT ¢ekerken yiizey tarama veya
hastanin cildine konulan algilayicilar ile hasta belirlenen faz araligina kadar nefes almakta
ve solunumu o faz araliginda kisitlanarak tomografi ¢ekilmektedir. Tedavi odasinda bir
veya birka¢ kamera tavana monte edilerek hastanin yiizeyini veya cildinde bulunan
algilayicilart dinamik olarak takip etmektedir. Hastanin gordiigii ekran veya gozliik
sayesinde nefes alip verme kontrollii olarak istenilen faz araliginda solunum kisitlanmakta

ve tedavi uygulanmaktadir( Keall, 2006; Walter, 2016; C-RAD, RPM, Caillet, 2017).

1.5. Akciger SBRT icin Hedef Voliimlerin Tamimlanmasi

Bilgisayarli tomografi akciger tiimdrlerinin tanimlanmasi ve planlamasinda standart
goriintiileme yontemidir. CT taramalarinda intravendz kontrast madde basit periferik
lezyonlar i¢in gerekli degilken, merkezi yerlesimli tiimorler icin gereklidir. Solunum
kaynakli hareketi 4D-CT veya nefes tutmali bilgisayarli tomografi (Breath Hold CT: BH-
CT) ile dikkate alinarak hedef voliimler tanimlanmalidir. Hedef voliim kavramlar1 ICRU
Raporlar1 50, 62, ve 83'te agiklanmistir (Monti, 1995; Stroom, 2002; Hodapp, 2012; ICRU
Report 91, 2017; Distefano, 2014).

1.5.2. Gross (Goriintiilenebilir) Tiimor Voliimii (GTV)

GTV akcigerde radyolojik olarak goriiniir tiimor olarak tanimlanir, akciger pencere
ayarlart level -300, window 1700 kullanilarak konturlanmalidir. Mediastinal pencereler
gogiis duvarina proksimal olan tiimorleri tanimlamak i¢in uygun olabilir. Miimkiin
oldugunda, GTV'yi tanimlamak i¢in Pozitron Emisyon Tomografi/Bilgisayarli Tomografi
(PET/CT) ile fiizyon yapilmalidir (Monti, 1995; Stroom, 2002; Distefano, 2014).

1.5.3. Klinik Tiimér Voliimii (CTV)

CTV mikroskobik sub-klinik hastalik oldugu diistiniilen bolgeyi kapsayan kisim
olarak tanmimlanmaktadir. Akciger SBRT de CTV icin GTV ye herhangi bir marj
verilmeden GTV olarak kabul edilmektedir (Monti, 1995; Stroom, 2002; Hodapp, 2012;
ICRU Report 91, 2017; Distefano, 2014).



1.5.4. internal Tiimér Voliimii (ITV)

4D-CT taramasi ile elde edilen tiimor hacmidir. 4D-CT solunum kaynakli hareketi
(soluk alma ve vermenin tiim fazlarini) dikkate alarak yapilan taramadir. CT taramasi
yapildiktan sonra ortalama CT, maksimum yogunluklu CT veya minimum yogunluklu CT
goriintiileri de elde edilmektedir. Ayrica solunumun kisitlandigi (hedefin sabit kaldigr)
sistemlerle de BH-CT taramasi da yapilabilmektedir. Kisacas1 ITV ile hareketi de dikkate
alarak hedef voliim tanimlanmaktadir (Monti, 1995; Stroom, 2002; Hodapp, 2012; ICRU
Report 91, 2017; Distefano, 2014).

1.5.5. Planlanan Tiimor Voliimii (PTV)

Tedavi edilmek istenen tedavi volimudiir. CTV veya ITV ye verilecek marjlar;
IGRT takip yontemine, immobilizasyon aletlerine, hastanin ve tiimoriin hareketine, tedavi
set-up verifikasyonu ve her fraksiyon tekrarlanabilirligine gore degerlendirilmelidir. Genel
olarak 3-5 mm marj verilmesi yeterli olacaktir (Monti, 1995; Stroom, 2002; Hodapp, 2012,
ICRU Report 91, 2017; Distefano, 2014).

1.5.6. Riskli Organlar (OAR)

Isinlanan voliim igerisine girebilecek tiim organlarin ¢izilmesi dnerilmektedir. Spinal
kord icin hareket g6z Oniine alinip spinal kanal konturlanmalidir. Ozafagus
konturlamasinda mediastinal pencere level 40, window 600 kullanilarak konturlanmalidir.
Kalp perikardiyal kese ile konturlanmalidir (Monti, 1995; Stroom, 2002; Hodapp, 2012;
ICRU Report 91, 2017; Distefano, 2014).
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Sekil 1.1. Hedef voliim ve riskli organ tanimlamalar1

1.6. Tedavi Planlama Algoritmalari ve iInhomojenite

Radyoterapide kullanilan yiizde derin doz ve izodoz egrileri su veya su esdegeri
homojen ortamlarda elde edilmektedir. Fakat insan anatomisi farkli fiziksel ve radyolojik
ozelliklere sahip cesitli doku ve organlardan olusmaktadir. Bunlar yag, kemik, akciger,
hava boslugu, kikirdak, dis gibi yap1 ve organlardir. Elektron yogunlugu, atom numarasi ve
kiitle yogunlugu olarak farkli 6zelliklere sahiptirler. Bu inhomojen yapilar, foton ve
elektronlarin transportunda ve sogurulmasinda degisikliklere yol a¢maktadirlar. Doz
dagilimindaki olabilecek bu degisiklikler radyasyonun enerjisine, alan biiytikliigiine ve
ortamin fiziksel ozelliklerine baglidir. Doz dagilimindaki bu degisikleri hesaplamak ve
diizeltmek i¢in ¢esitli yontemler gelistirilmistir ve tedavi planlama sistemlerinin doz
hesaplama algoritmalarinda kullanilmaktadirlar.

Tedavi planlama sistemleri ve algoritmalar ti¢ boyutlu konformal planlamalar igin
ilk 1990’1 yillarin baslarinda rutin olarak kullanilmaya baglandi. Tedavide uygulanacak
olan doz dagilimi, TPS de hesaplama algoritmalar1 ile belirlenmektedir. Algoritmalarin
dogru doz hesaplamasi Radyoterapi de basart i¢in ¢ok Onemli bir faktordiir. TPS
sistemlerinin radyasyon alan verileri (beam data) ol¢iimlerinin sisteme girilmesi ve

dogrulanmasi ile ilgili bir ¢ok ¢alisma ve rapor bulunmaktadir (Fraass, 1998; IAEA Report



430, 2004; Bruinvis, 2005; Almond, 1999). Bu ¢alismalar ve raporlar genel olarak kiigiik
alanlar i¢in yeterince spesifik bilgi igermemektedirler.

TPS de kullanilan algoritmalar {i¢ kisimda incelenebilir; diizeltme tabanli, model
tabanli ve Monte Carlo doz hesaplama algoritmalaridir. Diizeltme tabanl algoritmalar, su
fantomunda olgiilen derin doz egrileri ve cesitli derinliklerde alinan doz profillerinin
interpolasyon ve ekstrapolasyon yapilarak doz hesabi yapmaktadirlar. Kisacasi standart
Olctimler ve diizeltme faktorleri ile doz dagilimi hesaplanmaktadir. Diizeltme tabanli
algoritmalar ICRU 91 de kiiciik alanlarin kullanildig1 stereotaktik tedaviler igin
kullaniminin ¢ok uygun olmadigi belirtilmistir. Doku heterojenitesinin oldugu bolgelerde
hedef hacim ve etrafinda hatali doz hesabina yol acabilmektedirler (ICRU Report 91, 2017
Lu, 2013).

Model tabanli algoritmalar, fizik prensiplerine gore radyasyonla pargacik etkilesimi,
enerji salmimi, ikilcil elektronlarin dagilimini, sagilan ve aktarilan enerjiyi hesaba
katmaktadirlar. Model tabanli algoritmalarda iki tiptir. Birinci tip temel olarak heterojenite
diizeltmeleri i¢in Equivalent Path Lenght (EPL) 6lgeklendirmesine dayanarak yapmaktadir.
Genelde bu tip algoritmalarda elektronlarin lateral transportlari modellenmemistir. Ikinci
tip model tabanli algoritmalarda lateral elektron transportlar1 da dikkate alinarak daha
dogru bir modelleme yapilmistir.

Son olarak Monte Carlo (MC) doz hesaplama algoritmasi milyonlarca foton ve
parcacigin madde igerisinde iletiminin simiilasyonunu hesaplayan programdir. Foton ve
parcaciklarin bireysel etkilesimlerinin olasilik dagilimini temel fizik kanunlarini kullanarak
belirlemektedir. Simiile edilen pargacik sayisi ne kadar artarsa tahmin edilen doz dagilimin
dogrulugu da o kadar artar. Ancak simiile edilen pargacik sayisi arttik¢a bilgisayarin
hesaplama siiresi de artmaktadir (Khan, 2010). Monte Carlo algoritmasi lineer hizlandirici
kafast ve hasta dahil olmak {izere tedavi geometrisinin tamaminin modellenmesiyle
kurulur. Monte Carlo tabanli algoritmalar temel olarak kaynagin modellenmesi ve 1s1n
demet dagilimi, cihaz modellenmesi, hasta modellenmesi ile hesaplama yapmaktadirlar.
Monte Carlo algoritmalar tipik olarak iki boliimden olusur, ilk kisim 1ginin modellenmesi
ve hastaya ulagsmadan 6nceki faz uzaymnda aki dagilimmin olusturulmasi. ikinci kisim da
tomografik goriintiiler iizerinde herhangi bir noktadaki dozu ve doz akisim
hesaplanmasidir. Hastada doz ve akiyr hesaplamak i¢in her bir vokselin yogunlugu ve
materyal tipi belirlenir. Sonra x-1s1n1, hedefte birincil bir fotonla baglar. Bu fotonun enerji
ve yOniiniin olas1 dagilimlar ¢esitli dl¢cltimlerle karsilastirilmis lineer hizlandirict dizaynina

bagl hassas olarak belirlenerek, ayri ayri rastgele tretilir. Her bir vokseldeki foton



transportu boyunca standart veri tablolar1 kullanilarak her bir etkilesim olasilig1 belirlenir.
Buna ek olarak fotonun enerji ve yon durumundaki degisiklik ve etkilesimden olusan
herhangi bir ikincil fotonun veya elektronun 6zellikleri son simiilasyon i¢in kaydedilir. Bu
islem birincil fotonun soguruluncaya kadar veya model voliimden ayrilana kadar
tekrarlanir. Her bir ikincil foton/pargacik da ayni sekilde simiile edilir. Son olarak bu islem
X-1s1m1 hedefinde yeni birincil fotonun baslatilmasiyla tekrarlanir. Bu islem tipik olarak
birka¢ milyon kez baslangic fotonlariyla tekrarlanir. Her bir vokseldeki toplam doz, gergek
tedavi 1sinlarindaki tiim fotonlarin dozlar1 depolanmasiyla hesaplanir.

Genel olarak, konvansiyonel algoritmalara gore hesaplama zamaninin ¢ok fazla
siirmesine ragmen, Monte Carlo teknigi hasta igerisinde doz dagilimini hesaplamada en
dogru altin standart algoritmadir. Ozellikle akciger igerisinde ve inhomojen dokularin
yiizeylerinde belirli sartlarda parcacik dengesizligi (particle disequilibrium) meydana
gelmektedir. Monte Carlo simiilasyonlart hesaplama dogrulugunda 6nemli bir basari

saglamaktadir (Khan, 2010; Ma, 2008).

1.7. Kiic¢iik Alan Dozimetrisi

Radyoterapide genelde 4 x 4 cm? ile 40 x 40 cm? arasinda alan boyutlari
kullanilmaktadir. Ancak Radyoterapinin 6zel uygulamalart olan IMRT, VMAT teknikleri
ve kiiciik hacimli hedef voliimlerin tedavisinde SRS/SRT/SBRT uygulamalarinda 4 x 4
cm? den kiigiik alanlar siklikla kullanilmaktadir. Kiiciik alanlarda yiiklii pargacik
dengesizligi, 151n alanindan bakildiginda kaynak alaninin kismi bloklanmasi, penumbranin
artmasi ve detektor boyutunun alan boyutuna gore biiyiik olmasi, kii¢iik alan dozimetrinin
zor olmasina neden olmaktadir.

Yikli parcactk dengesi ((YPD), Charged Particle Equilibrium: CPE), madde
icerisinde KERMA'nin sogurulan doza doniismesindeki iligskiyi gostermektedir. Maddede
ortama serbest birakilan kinetik enerjinin madde igerisinde sogurulmasi sonucu elektronik
denge sartlar1 olusur. Baslangicta KERMA maksimum, sogurulan doz minimum
seviyededir. Doz maksimum bdlgesinde KERMA ile sogurulan doz esitlenir ve elektronik
denge sartlar1 saglanir. Bu denge sartlarinda belirli bir hacme giren parcgacik ve enerjisi, o
hacimden c¢ikan parcacik ve enerjisine esit olur. Kiiciik alanlarda ikincil elektronlarin
yollar1 alan boyutundan daha biiyiik oldugu i¢in lateral (ve longitudial) elektronik denge
saglanamaz. Bu nedenle derinlik ve alan boyutuna bagli olarak keskin doz grandyenti

goriiliir ( IAEA Report 483, 2017; Wilcox, 2008).
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Sekil 1.2. Genis alan, kiigiik alan ve ¢ok kii¢iik alanda penumbra ve alan boyutlari

Sekil 1.2.a.’da goriildiigii gibi parcaciklarin elektronik denge sartlarinda olmasi ve
kaynak boyutunun tamaminin detektér goriis alanindan goriilebildigi durumlarda alan
boyutlarint dogru belirlenebilmesini saglayan doz profili FWHM (Full Widht Half
Maximum) de ve YPD (CPE) doz seviyesi yaklasik %50 seviyesinde olmaktadir. Alan
boyutu ile pargaciklarin lateral sagilma mesafesinin yaklagik ayni oldugu durumlarda doz
profili FWHM’den alan boyutu tespitinde ¢ok kiigiik hatalar olabilmektedir. Sekil 1.2.b.’de
goriildiigii gibi alan kenarlarinda penumbra daha genis olmaktadir. Sekil 1.2.c.’de
goriildiigii gibi daha kii¢iik alan boyutlarinda lateral sagilma mesafesi, alan boyutundan
daha genis oldugu i¢in ve kaynak boyutunun detektor goriis mesafesinden goriilemedigi
durumlarda doz profili daha da bozulmaktadir ve penumbra ¢ok genislemektedir ( IAEA
Report 483, 2017; Das, 2008a).
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Sekil 1.3. Genis alan ve kiigiik alanda detektor bakis agis1 ve penumbra

Elektronik dengenin saglandigi durumlarda doz profilinde plato bdlgesi olusur.
Kiiciik alanlarin profilinde plato bdlgesi olusmaz. Kiigiik alanlarda kolime edilmis bir
kaynagin boyutu detektor goriis alanindan belirli bir kismi goriilemeyebilir. Eger alan
merkezinden kaynagmn boyutunun tamami gériilemiyorsa, 0 zaman geometrik penumbra
daha da artar. Kaynagm tamaminin goriillemedigi durumlarda, lineer hizlandiricida verim
(output) dlgtimlerinde farkli sonuglara neden olmaktadir (Das, 2008a).

Kiiglik alanlarin dozimetrisinde kullanilan o6lgiim sistemlerinin boyutlart ¢ok
onemlidir. Alan boyutundan biiyiik 0Olgiim sistemleri ciddi belirsizliklere yol
acabilmektedir. Akciger gibi inhomojen ortamlarda kiiciik alanlarin dozimetrisi daha da
zordur. Ciinkii lateral sacilan elektronlarin menzilleri daha fazla olacagindan sorunlar daha
fazla olacaktir. Kiiciik alan dozimetrisinin yiiksek ¢oziiniirliikte, iyi ayirma giicli, doku
esdegeri, lineer ve tekrarlanabilir cevabi olan sistemler tercih edilmelidir (Wilcox, 2008;

Das, 2008a; Das, 2008b).

1.8. Tedavi Planlarinin Dogrulanmasi: Kalite Giivenilirligi

Radyoterapi tabanl tedavilerdeki gelismeler hizla artmakta ve tedavilerin etkinligini
arttirmak i¢cin daha dogru, hassas ve yiiksek dozlarla tedavi uygulanmasini
gerektirmektedir. Gelisen teknoloji ile cihazlar daha hassas, kapsamli ve uygulanabilir
olmasina ragmen bagka belirsizlikler ortaya g¢ikmaktadir. Bu belirsizlikler kompleks
tedavilerin dogrulugunun 6nemini iyice artirmaktadir. Sonug olarak tedavi uygulanmadan

once olasi belirsizlikleri, hatalar1 en aza indirmek i¢in planlarin dozimetrik kontrollerinin
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yapilmasi gerekmektedir.

IMRT, VMAT gibi tedavi tekniklerinde yogunlugu degistirilmis 151n demetleri ile
hazirlanan planlarin basit Monitér Unit (MU) kontrolii ile dogrulanmasi igin yeterli
degildir. Bu nedenle IMRT, VMAT, SRS/SRT/SBRT gibi tedavilerde planlarin mutlaka
tedaviden 6nce dozimetrik dogrulanmasi yapilmalidir. Hastaya 6zgii yapilan QA (Quality
Assurance: Kalite Giivenilirligi); TPS den elde edilen doz, doz aki haritas1 veya DVH (Doz
Voliim Histogrami) ile olglimlerden elde edilen doz, doz aki haritas1 veya DVH’lerin
uyumlu oldugunun kontrol edilmesi islemidir. Bu islem hastaya ait tiim planlar igin
uygulanacagi i¢in kolay, ucuz ve efektif olmalidir. Hasta QA’yi gergeklestirmek igin
gelistirilmis 1B, 2B, 3B Ol¢iim alabilen bircok dozimetre sistemi vardir. Bunlar iyon
odalari, TLD (Termo Liiminesans Dozimetre), EPID (Elektronik Portal Goriintiileme
Cihaz1) radyografik film, gaftkromik film, 2B 6l¢iim sistemleri, 3B dl¢iim sistemleri ve jel
dozimetresidir.

Planlama sistemi ile 6lgtim sonuglarini karsilastirmak i¢in gama indeks metodu Low
ve arkadaglar1 (1997) tarafindan gelistirilmistir. 2003 yilinda Low ve Dempsy gama indeks
metodunun  bugiinkii  halini  gelistirerek  kliniklerde rutin kullanima girmesini
saglamiglardir. Gama indeks metodu Olgililen doz aki haritasi ile TPS den elde edilen doz
aki haritasin1 karsilagtirarak herhangi bir noktadaki doz farki (%DD) ve o noktadaki
mesafe uyumunu (DTA) karsilagtiran bir programdir. Doz farki bir noktada olgiilen ve
hesaplanan doz arasindaki farki tanimlarken, mesafe uyumu belirli bir doz degerinin
Olclilen ve hesaplanan konumu arasindaki uyumu ifade etmektedir. Bu iki parametre

birbirini tamamlayan ifadelerdir (Low, 1998; Low, 2003;Yedekg¢i, 2013; Kaptan, 2016).
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Sekil 1.4. Gama indeks analizi

Referans ve degerlendirilen nokta arasindaki mesafe uyumu hesaplayan denklem;

r(rerrr) = \/Axge—r) + AY(Ze—r) (1'1)

re noktasindaki doz D, I noktasindaki doz Dr olmak tizere, doz farki (%);

r(r,1n) = \/Ax?e_r) +AyE,_r (1.2)
re noktasindaki doz D, I, noktasindaki doz Dr olmak tizere, doz farki (%);

§(re,ry)= 2el=Drlml 10 (1.3)

Dy(ry)

Degerlendirilen tiim noktalarin belirlenen mesafe uyumu ve ylizde doz farki
kriterlerine gore elipsoid cizilerek belirlenmektedir. Sekilde gorildigi gibi x ve y
eksenleri doz farki ve mesafe uyum kriterlerine gore olusturulan elipsoid igerisinde Slgiilen

ve TPS den elde edilen veriler varsa gegerli bir sonugtur. Gama hesabi;
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— ri(rery) |, 6%(reTr)
Vo) = [Py (s

y degeri hem doz farki hem de mesafe uyum parametresini igerisinde bulunduran bir
degerlendirme denklemidir. Gama analiz ile Ol¢lim ile referans doz aki haritasinda tiim
noktalar1 tek tek degerlendirmekteyiz. Gama sonucu <1 oldugu durumlarda elipsoidin
icinde ve belirlenen kriterlere gore uygun nokta, >1 oldugu durumlarda elipsoidin diginda
ve belirlenen kriterlere gore uygun olmayan noktadir. Tedavi planinin uygun oldugu
kararini ise gama analizi yapilan tiim noktalar degerlendirilip %90-%95 oraninda gecerli
olmasi veya tiim gama degerlerinin niimerik sonuglarindan ortalama gama degerinin <0,6-

<0.5 olmasidir.
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BOLUM 2
ONCEKI CALISMALAR

2.1. Solunum Kaynakh Hareketin CT Goriintiilerinde Elektron Yogunlugu ve
Hounsfield Unit Degerlerine Etkisi

Solunum kaynakli hareketin CT goriintiileri {izerine etkileri ile ilgili yapilan
calismalar:

Hanley ve ark. (1999) akciger tiimorlerinin tedavisinde derin nefes tutma (BH-CT)
tekniginin dozimetrik yararlarini ve fizibilitesini degerlendirmislerdir. Teknigin iki farkli
Ozelligi vardir. Birincisi derin nefes alma ile akciger hacmi artmakta ve yogunlugu
azalmaktadir. Ikincisi ise nefes tutturularak akciger tiimérlerinin hareketi kisitlanmaktadir.
Boylece PTV marjlarin1 azaltmamizi saglamaktadir. Daha kiiglik hacimde tanimlanmis ve
akciger yogunlugu diger tekniklere gore daha diisiik bulunmus CT ile daha dogru ve daha
hassas tedavi uygulanabilecegini vurgulamislardir.

Aarup ve ark. (2009) Akciger SBRT hastalarinda Monte Carlo doz hesaplama
algoritmas1 ile farkli algoritmalar1 karsilastirmiglardir. 6MV ve 18MV enerjide X-
isinlarinin farkl akciger yogunluklarinda nasil etkilesime girdikleri ve PB, AAA ve CC
algoritmalarinin ne kadar dogrulukla hesapladiklar1 Monte Carlo algoritmasiyla
karsilastirmiglardir. CC ve AAA Monte Carlo algoritmasina yakin sonuglar bulunmasina
ragmen PB doz dagilimmi Monte Carlo algoritmasina gore ¢ok farkli hesapladigini ileri

siirmislerdir.

2.2. Akciger SBRT Planlama ve FFF Enerjilerinin SBRT Acisindan Incelenmesi

Akciger SBRT de farkli enerjilerin planlari nasil etkiledigi ve uygulanabilirligi
hakkinda yapilan ¢aligmalar:

Chung ve ark. (2015) FFF ve FF enerjilerini karsilastirmak i¢in 20 lokal prostat
kanserli hastaya VMAT alanlariyla SBRT planlamislardir. Eclipse planlama sisteminde 6.1
Gy den 7 fraksiyonda 42.7 Gy dozu alacak sekilde tedavi planlarini hazirlamislardir.
Planlarda 6MV, 6MV-FFF,10MV ve 10MV-FFF enerjilerini kullanmiglardir. Toplamda 4
farkli enerji ile hazirlanan planlari dozimetrik olarak karsilastirmislar. Ayrica hazirlanan
planlarin verifikasyonu i¢in MatriXX sistemi ve EBT3 gafkromik film kullanmislardir.
Plan QA karsilagtirmasint gama analiz programi ile yapmislardir. Yapilan ¢alismada FFF
enerjilerinin prostat SBRT de kullanabilirligini arastirmislar ve plan QA sonuglarinin tiim

enerjiler i¢in gegerli oldugunu bulmuslardir.
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Hrbacek ve ark (2016) erken evre akciger kanserinin tedavisinde 6 MV, 6 MV-FFF
ve 10 MV-FFF enerjilerinin tedavinin uygulanabilirligine katkis1 ve tedavinin dogrulugu
tizerine etkilerini incelemislerdir. Her ti¢ enerji ile RTOG 0915 raporunu dikkate alarak
planlar1 hazirlamiglar. 5 Fraksiyonda 50 Gy’lik doz ile dozimetrik olarak her enerji planlari
degerlendirilip karsilastirmislar. Ug enerji ile hazirlanan planlar EBT gafkromik film ve
Delta4 6l¢iim sistemi ile plan verifikasyonu saglamislardir.

Chung ve ark. (2016) SBRT planlarinin tedavi 6ncesi dogrulanmasi i¢in farkli QA
sistemlerinin performansini degerlendirmisler. SBRT planlarinda FFF enerjili VMAT
alanlart kullanarak Eclipse Acuros XB doz hesaplama algoritmasinda hazirlamiglar. 20
SBRT hastasinin planlarimi EBT3 gafkromik film, MatriXX, MapCHECK sistemleri ile
QA’leri yapmuglardir. Gama indeks analizi ile %2-2 mm, %3-3 mm Kkriterlerine goére
degerlendirmislerdir.

Tambe ve ark (2016) Eclipse tedavi planlama sisteminde 6 MV enerjisi ile hazirlanan
planlart 6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjisi ile tekrar planlayarak karsilagtirmislardir. FFF
enerjilerini dozimetrik olarak incelemisler ve riskli organ dozlarmi karsilastirmislardir.
Yapilan planlarin verifikasyonunu Compass DVH tabanli analizini yapmislardir. Akciger

SBRT planlarinda 10 MV-FFF enerjilerinin distiinliigiinii vurgulamiglardir.

2.3. Akciger SBRT Planlarinin 1 Boyutlu ve 2 Boyutlu Verifikasyonu

Akciger SBRT planlarinda verifikasyonu 1B ve 2B 6l¢iim sistemleri ile yapilmasini
inceleyen calismalar:

Bellec ve ark. (2017) Robotik radyocerrahi planlarinin kalite kontrolii i¢in yeterince
kapsamli analizi yapilmamis oldugunu vurgulamiglardir. Bu nedenle 350 hastanin
stereotaktik planlarinin QA’nin EBT3 film ile yapmuglardir. EBT3 gafkromik film
analizinde %3-1.5mm kriterlerine gére gama indeks yontemiyle degerlendirmigler. Klinik
olarak tedavi planlarinin verifikasyonu igin prosediir olusturmuslardir.

Pulliam ve ark. (2014) 13 farkli tedavi bolgesinde 13003 hastaya ait IMRT-VMAT
planina nokta doz ol¢iimii ve EDR2 film ile iki boyutlu kalite kontrolleri yapmuislardir.
Nokta doz ol¢iimlerinde %3 kriteri, film 6lgiimlerinde %5-3 mm kriterine gore %90 gama
indeks degerini gegerli plan olarak degerlendirmisler. Nokta doz ve EDR2 film Sl¢iimleri

ile en kapsamli ¢alismay1 yapmiglardir.

2.4. Akciger SBRT Planlarinin 3 Boyutlu ve DVH Tabanh Verifikasyonu
Akciger SBRT de planlarinda verifikasyonu 3B ve DVH tabanli sistemler ile
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yapilmasini inceleyen galismalar:

Nakaguchi ve ark. (2017) SBRT planlarinin  verifikasyonunun 6nemini
vurgulamiglardir. SBRT de bir kag fraksiyonda yiiksek dozlar1 uygulandigi i¢in invivo doz
verifikasyonunun énemini belirtmislerdir. Iba Dolphin transmisyon detektdrii ve Compass
DVH tabanli analiz programi ile EDR2 film ve Monte Carlo algoritmas: ile
karsilagtirmiglardir. Ayrica karaciger ve akciger SBRT planlarinin QA’ini yaparak
degerlendirmislerdir.

Korevaar ve ark. (2011) DVH tabanli QA ile iki boyutlu QA sonuglarini
kargilagtirmiglardir. Fantom iizerinde alinan Ol¢limlerin  rekonstriikksiyon yontemi
kullanarak hasta tomografi goriintiileri iizerine aktarilarak tekrar hesaplatilmaktadir.
Tomografi goriintiileri lizerinde olusturulan doz dagilimi ile DVH analizi ile tedavi planin
dogrulugu yapilmaktadir. Ozellikle MLC kalibrasyonu yapildiktan sonra tekrarlanan
QA’lerde hem Compass DVH tabanli QA hem de film ile <Imm MLC hatalarmin bile
sonuglari nasil etkiledigini vurgulamislardir.

Thoelking ve ark. (2016) IMRT planlarinin giderek daha karmasik hale geldigi icin
her hasta i¢cin planina 6zgii QA yapilmasimni Onermektedirler. Ayrica 3 boyutlu doz
rekonstritksiyonu ile tedavinin dogrulanmasinin hassasiyeti artmaktadir. Dolphin
detektoriin - ayrintili olarak incelemislerdir. MLC’lerde olabilecek Imm’lik hatali

pozisyonlanmasinin bile Dolphin detektorle tespit edilecegini ileri siirmiislerdir.

2.5. Homojen ve inhomojen Ortamlarda Monte Carlo, Collapse Cone ve Pencil
Beam Algoritmalarin Farkh Ol¢iim Sistemleri ile Dozimetrik Degerlendirilmesi

Farkli doz hesaplama algoritmalarinin homojen ve inhomojen ortamlarda doz
hesaplamalardaki farkliliklar1 arastiran ¢aligsmalar:

Kim ve ark. (2015), inhomojen ortamlarda tedavi planlama sistemlerinde kullanilan
PB, CC ve MC algoritmalarin akciger ve meme kanserli hastalarda doz dagilimi iizerine
etkileri arastirmiglardir. 5 Akciger ve 5 meme kanserli hastada ii¢ algoritma ile doz
dagilimini hesaplatip, ArcCHECK dozimetre ile plan verifikasyonlarint yapmislardir.

Chen ve ark. (2010), akciger SBRT tedavilerinde PB ve MC algoritmalar1 arasindaki
farkliliklar1 ~ arastirmiglardir. 15 MV enerjide 35 akciger SBRT tedavi plam
degerlendirmislerdir. Ayrica belirli derinliklerde inhomojen fantomda profil Slgiimleri ile
algoritmalar1 karsilastirmislardir. Yapilan planlarin dogrulugunu EDR2 film ve inhomojen
fantom kullanarak yapmislardir. PB algoritmas1 dozu yiiksek hesaplamaktadir 6zellikle

kiigiik hedeflerde bu etkilerin daha da arttigin1 vurgulamislardr.
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Dobler ve ark. (2007), MC, CC ve PB algoritmalarinin akciger lezyonlarinin
tedavisinde doz dagilimi hesaplamadaki farkliliklarini incelemisler. Akciger fantomu
tizerine 9 alanli konformal plan olusturarak doz dagilimlarin1 {i¢ algoritma igin
hesaplamislardir. Ug algoritma ile hazirlanan konformal planlari EBT filmlerle QA’ini
yapmiglardir. MC algoritma ile en dogru sonuglar1 bulmuslardir.

Lax ve ark. (2006), akciger SBRT de planlama sistemlerinde hesaplama
algoritmalarin sinirli dogrulukla dozu hesaplamasi ve tedavi esnasindaki hedefin hareketini
en biiyiik problemler olarak tanimlamislardir. Ozel bir fantom iizerinde MC, CC ve PB
algoritmalar1 ile 2 cm ve 5 cm capinda iki hedef i¢in longitudinal eksende doz
dagilimlarini hesaplamislardir. Daha sonra solunumu keserek ve 4 farkli solunum modunda
hesaplama yapmuslardir. Hareket ve inhomojenitenin doz dagilimlarin tizerindeki etkilerini
arastirmiglardir.

Chetty ve ark. (2013), akciger SBRT tedavileri i¢in retrospektif olarak 133 hastanin
planlari tekrar hesaplanarak tiimor kontrol olasiligi (TCP) hesaplamislardir. Boylece doz
dagilimlan ile tiimor kontrolleri arasindaki iliskiyi degerlendirmiglerdir. PB, CC ve MC
algoritmasiyla hesaplanmis hasta planlar1 tekrar MC algoritmasi ile hesaplanarak hastalarin
gercek doz dagilimlar elde edilmis ve BED hesabi ile tiimorlerin gergekte aldiklart doz
hesaplamislardir.

Latifi ve ark. (2014), 201 akciger SBRT hastasinin farkli hesaplama algoritmalari ile
planlar1 hazirlanmig ve tedavi sonrasi takiplerini incelemislerdir. 201 hastanin 29’unda
niiks goriilmiis. Bu hastalarin 25’1 PB algoritmasi ile 4’4 CC algoritmast ile tedavi plani
hazirlanmus. Istatistik anlamli olmamasina ragmen doz hesaplama algoritmalari ile lokal

niiks arasinda iliski oldugu diistinmektedirler.

2.6. Akciger SBRT de Inter-Fraktion ve Intra-Fraksiyon Tiimér Hareketi

Akciger SBRT de fraksiyonlar arast ve fraksiyon i¢i tiimor hareketini aragstiran
caligmalar:

Lu ve ark. (2018), aktif solunum takip sistemi kullanarak karaciger ve akciger SBRT
tedavilerinde inter- ve intrafraksiyon tiimor hareketlerini incelemisler. Tedavi Oncesi ve
tedavi esnasinda ii¢ eksende olabilecek sapma miktarlari tespit etmislerdir. Her bir hasta
i¢in intrafraksiyon takip ile hedefteki maksimum hareket tespit edilmektedir, bu sayede
hastaya 6zgii PTV marjlar1 verilmesini 6nermektedirler.

Purdie ve ark. (2007), akciger SBRT tedavilerinde CBCT ile intra- ve interfraksiyon

tiimor takibi yapmislardir. Toplamda 28 hastada 89 fraksiyonda incelemislerdir. Uzun
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tedavi siirelerinin intrafraksiyon hareketi arttirdig1 vurgulamiglardir.

Corredetti ve ark. (2012), toraks akciger SBRT tedavilerinde yiiksek dozlarin birkag
fraksiyonda uygulandigi igin tedavinin hassasiyeti ve pozisyonlandirilmasinin ¢ok énemli
oldugunu vurgulanmiglardir. Calismalarinda KV goriintiilleme ile tedavi alanini
dogrulamislar, CBCT ile intrafraksiyon tiimor hareketinin biiytlikliigli ve son olarak hastaya
ozelliklerinin intrafraksiyon hareketle iligkisi incelemislerdir. KV goriintiileme ile tedavi
pozisyon dogrulama i¢in ¢ok uygun olmadigin1 vurgulamiglardir. Hastanin 6zelliklerine

gore marjlar konusunda daha fazla calisma yapilmasmi gerektigini Onermislerdir.
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BOLUM 3
MATERYAL VE YONTEM

3.1. Siemens Biograph mCT PET/ CT Cihazi

Bilgisayarli tomografi, x-151n tlipii ve tam karsisindaki detektorler ile senkronize
olarak hareket ederek tarama yapmaktadir. Temel olarak kolime edilmis x-1511
kullanilarak incelenmek istenen bolgenin kesitsel goriintiisiinii elde eden bir goriintiilleme
sistemidir. Bu kesitsel goriintiiler birlestirilerek lic boyutlu goriintii olusturulur. Ayrica
kesitler halinde ki goriintiiler sayesinde iki boyutlu goriintiilemede (rontgen) olusan
goriintlilerin  sliperpoze (list iiste binme) olmasi da Onlemektedir. Bununla birlikte
kolimasyon sayesinde foton sagilmasi en aza indirilerek doku yogunluk farkliliklarinin
daha belirgin hale gelmesini saglamaktadir. Goriintiiler, incelenmek istenen bdlgeden
gecen her 151n, o bolge boyunca her bir noktadaki dogrusal katsayilarin toplami sonucu
elde edilmektedir. Sonug¢ olarak elde edilen kesitsel goriintii ise dogrusal azalim
katsayilarinin niimerik dagilimidir.

PET (Pozitron Emisyon Tomografisi) ve BT (Bilgisayarlt Tomografi) cihazlarinin
kombinasyonundan olusan non-invaziv, kesitsel bir goriintileme yontemidir. Siemens
Biograph mCT PET/CT cihazi 78 cm bor agikligina sahip ve 227 kg agilikta hasta
tastyabilen masaya sahip bir cihazdir (Sekil 3.1). 0.6-10 mm kalinhiginda Kkesitler halinde
tarama yapilabilmektedir. Odaya konulan lazer sistemi ve masa diizlestirici sayesinde
planlama tomografisi amaciyla kullanilmaktadir. 4D tarama 6zelligi ile solunumun tiim
fazlarinda goriintiileme yapilabilmekte ve istenilen fazda veya ortalama olarak tomografi

goriintiisii elde edilebilmektedir.
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Sekil 3.1. Simens Biograph mCT PET/CT cihazi

3.2. MedCom Prosoma Konturlama Sistemi

Tedavi planlamasindan 6nce bilgisayarli tomografi goriintiilerinin hedef hacim ve
riskli organlarin belirlenmesinde, konturlanmasinda kullanilan bilgisayar programidir.
Konturlama igelminin yaninda PET-CT-MR goériintiilerini de rigit veya deformable fiizyon
yapilabilmektedir. Fiizyonu otomatik yapilabildigi gibi manuel olarakta yapilabilmektedir.
Adaptif Radyoterapi icin karsilastirmali CT veya MR goriintiileri i¢inde fiizyon
yapilabilmektedir.

3.3. Monaco 5.11 Tedavi Planlama Sistemi

Elekta Monaco TPS foton ve elektron tedavisi i¢in planlama yapilabilmektedir.
Monaco planlama sistemi ile 3B konformal, Step and Shoot IMRT, Dinamik IMRT,
VMAT, Konformal ARC ve Dinamik Konformal ARC teknikleri ile planlar
hazirlanabilmektedir. Doz hesaplama algoritmasi olarak PB, CC ve MC bulunmaktadir.
Monaco TPS ile ii¢ boyutta hedef voliimler ve riskli organlar konturlanabilmekte ve CT,
PET, MR goriintiileri ile flizyon yapilabilmektedir. Adaptif Radyoterapi planlamalarda CT

goriintiiler arasinda fiizyon yapilarak doz ve konturlar aktarilabilmektedir. Bias dose
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opsiyonu ile iki farkli CT 1iizerindeki konturlar iizerinden planlama yapilarak
optimizasyonda diger CT iizerindeki dozlar da optimize katilarak total doz iizerinden
planlama imkan1 sunmaktadir. Pareto ve constraint optimizasyonlari ile hedef hacim yada
kritik organ korumasi onceliginde optimizasyon yapilmasini tanimlamaktadir. Biyolojik ve
fiziksel doz smnirlama fonksiyonlarini optimizasyonda ayni anda kullanma imkani

sunmaktadir.

3.4. Elekta Versa HD Lineer Hizlandiricisi

Elekta Versa HD, 6 MV, 10 MV, 15 MV filtreli foton, 6 MV ve 10 MV filtresiz
(FFF) foton enerjilerine, 6 MeV, 8 MeV, 10 MeV, 12 MeV ve 15 MeV elektron
enerjilerine sahip lineer hizlandiricisidir (Sekil 3.2). Filtresiz fotonlar igin doz hizi 600
MU/dk, 6 MV-FFF icin 1400 MU/dk, 10 MV-FFF icin de 2200 MU/dk’dir. Ozellikle
SRS/SRT/SBRT tedavilerinde yliksek doz hizlar1 sayesinde tedavilerin kisa siirmesini
saglamaktadir. izosantr da 40x40 cm?® alan biiyiikliigiine sahiptir. 160 adet 0.5 cm
kalinliginda MLC vardir. Agility kolimator yapisi sayesinde, MLC’lerin toplam hiz1 6.5
cm/saniye dir ve MLC’ler arasi sizint1 ortalama %0.05 dir. kV ve MV iki boyutlu portal
goriintiileme yapilabilmektedir. Ayrica X-ray Volume Image (XVI) programi ile ii¢ ve dort
boyutlu CBCT goriintiileri ile portal goriintiileme yapilabilmektedir. Hexapod alt1 boyutlu

masasi ile hasta pozisyonlamasi sub-milimetre hassasiyetle yapilabilmektedir.
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Sekil 3.2. Elekta Versa HD cihazi

3.5. Catalyst Yiizey Tarama Sistemi

Optik yiizey tarama sistemi olan Catalyst'™ (C-RAD AB, Sweden); Light-emitting
diode (LED) ve Charge Coupled Device (CCD) kamera sistemi olan iki komponentten
olusur. Tedavi masasinin ayak tarafina tavana monte edilir. Hastanin cildini taramak igin,
yakin gortiniir bolgede elektromanyetik dalga gonderip sonra hastanin cildinden yansiyan
151k kamera tarafindan toplanir. Hastanin pozisyonu kamera tarafindan toplanan 1s18in
optik {iggenleme mantigiyla hesaplamasi sonucu belirlenir. Catalyst™ yiizey tarama
sisteminin Ozellikleri; frekanst 47-63 Hz, tarama 1s18inin dalga boyu 405 nm (mavi), 528
nm (yesil), 624 nm (kirmizi1) dir. Tarama alani; 800 mm x 1300 mm x 700 mm (X,Y,Z2).
Olgiim tekrarlanabilirligi; 0.2 mm. Pozisyon dogrulugu 1 mm’den daha kiigiiktiir(Walter,
2016; C-RAD Teknik Not, N.D; Stieler, 2013).

Yiizey tarama sistemi, referans CT goriintiisii ile tedavi Oncesinde veya tedavi
sirasinda hastanin yiizeyini tarayarak hasta pozisyonunu ne kadarlik bir sapma oldugunu
hesaplar. Tedavi oncesinde hasta pozisyonlandirma ve tedavi sirasinda da intra-fraksiyon

takip yapmaktadir. Akciger SBRT de solunum kontrollii tedavi igin uygun bir sistemdir.

3.6. RW3 Su Esdegeri Kat1 Fantom

RW3 fantomu, yiiksek enerjili radyasyon dozimetrisinde kullanilan polistirenden
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yapilmis su esdegeri kat1 fantomdur (Sekil 3.3). Fiziksel yogunlugu 1.045 g/cm?, elektron
yogunlugu 3.43 x 10 e/cm?® (su: 3.343 x 10% e/cm®) olan bir fantom materyalidir. Cobalt-
60 ile 20 MV foton enerji aralig1 ve 4 MeV ile 25 MeV elektron enerjisi aralifinda dlgiim
yapilacak sekilde tasarlanmistir. 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarinda ve 30 x 30 cm? alan

boyutlarinda levhalardir.

Sekil 3.3. RW3 kat1 su esdegeri fantom

3.7. Epson Perfection V800 Tarayici

Epson Perfection V800 (Epson America, Long Beach, CA, USA), grafik
uygulamalari i¢in tasarlanmig diiz yatak film tarayicisidir (Sekil 3.4). Yiiksek ¢oziiniirliik,
yiiksek tarama hiz1 ile grafik tarayicisidir. Tarama 48 bit renk derinligi, ¢ikt1 24 bit renk
derinligi ve 216 mm x 297 mm tarama alanina sahiptir. Tarayicida 151k kaynagi olarak
soguk katot floresan lamba kullanilmaktadir. Ciftli lens sistemi sayesinde 6400 ing
¢Oziiniirlik ve 4.1 dmax optik yogunluga kadar fotograf ve filmleri tarayabilmektedir
(Epson Teknik Not, B.T.).
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Sekil 3.4. Epson film tarayici

3.8. Gafchromic® EBT3 Film

Gafchromic® EBT3 Film, (ISP, International Specialty Products, ABD) dis
etkenlerden koruma saglayan, iist ve alt kisimdan 125 mikronluk polyester tabakalarin
arasinda 30 mikronluk aktif tabakaya sahiptir (Sekil 3.5). Gafchromic® EBT3 Film,
eksternal radyoterapi, radyocerrahi ve brakiterapi de dozimetrik 6l¢iimler igin uygundur.
Banyo gereksinimi gostermemesi film dozimetrisindeki belirsizlikleri azaltmaktadir. Doz
araligi kirmiz1 renkli kanallarda 10 Gy’e kadar, yesil renkli kanallarda 40 Gy’e kadar
cikilabilmektedir. Yiiksek ayirma giicline sahiptir (25um en az). Doz-cevap araliginin
genis ve lineer olmast IMRT ve SRS/SRT/SBRT planlarinin  dozimetrik
degerlendirilmesinde kullanilma olanagi saglamaktadir. Suya dayanikli ve su esdegeri
oldugundan su fantomunda kullanilabilmektedir. Doku esdegeri olan EBT3 filmin
kullanimi  kolaydir. Film 1smmlandiktan sonra banyo ve karanlik odaya ihtiyag
duymamaktadir. Istenilen boyutlarda kesilebilir. Giines 1s131ndan etkilenmemesi ve tarayici
ile taranarak analiz edilebilmesi nedeniyle kullanimi oldukga kolaydir (Rana, 2013; EBT3
Teknik Not, N.D.).
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A clear polyester ............125 microns
B active substrate layer ....30 microns
C clearpolyester ....cceceunes 125 microns

owp»

Sekil 3.5. EBT3 film yapis1

3.9. Mephysto mc? Yazihm

Dozimetrik veri toplama ve analizi icin PTW (Freiburg) tarafindan gelistirilen bir
programdir. Rolatif ve mutlak doz hesaplamalarinda kullanilabilmektedir. Bilgisayar
kontrollii su fantomu, film tarayicisi, veri analizi, kalite kontrol testleri igin
kullanilabilmektedir. Farkli formatlardaki veri dosyalarinin analizi yapilabilmektedir

(Mephysto Teknik Not, N.D.).

3.10. Elektrometre ve fyon Odalar

Foton ve elektron demetlerinde doz Ol¢iimiinde kullanilan iba Dosel marka
elektrometre; Gy, Sv, R, rad, rem, Amper, Coulomb cinsinden 6l¢iimler alinabildigi gibi
R/dak, Gy/dk, Sv/dak doz hiz1 cinsinden 6l¢iimler alinabilmektedir. Polarite voltaji £400 V
arasinda ayarlanabilmektedir. Foton i¢in 70kV-40MV, elektron icin 50 MeV enerjiye
kadar 6lgtimler alinabilmektedir (Scanditronix Teknik Not, N.D.).

Iyon odalar1 Radyoterapi ve radyolojide doz &lgiimlerde siklikla kullanilan
sistemlerdir. Temel olarak iyon odalar1 toplayici bir merkezi elektrot ve iletken bir dis
elektrot icinde gaz dolu bir kavitedir. Radyasyonun etkilesimiyle gazda olusan iyon
ciftlerinim elektrotlarda bir voltaj uygulanmasiyla bu iyon ¢iftlerinin toplanmasi esasina
dayanmaktadir. FElektrometre ile iyon odalar1 ile mutlak doz Olctimleri igin
kullanilmaktadir (Podgorsak, 2005).

Calismamizda kullanilan CC04 ve CCOI1Razor iyon odalarinin 6zellikleri; kiigiik
hacimleri sayesinde kiigiik alan dozimetrisinde, doz gradientinin hizli oldugu bdlgelerde ve
Stereotaktik amagli 6l¢iimler i¢in kullanilan iyon odalaridir. Su veya su esdegeri kati
fantomlarda Ol¢limler i¢in ideal dozimetre sistemleridir. Genel olarak yliksek ayirma

giiciine sahip ve su gecirmezdirler (Parlar, 2015).
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Cizelge 3.1. Iyon odas1 6zellikleri

. Merkezi
Iyon Hacim Uzunluk Cap Duvar
5 ) Duvar kahnhg  elektrot
odasi (cm?) (mm) (mm) materyali )
materyali
CCo04 0.04 3.6 2 C552 O.OYOgr/cm3 Grafit
CCo1 3 )
0.01 3.6 1 C552 0.088 gr/icm Grafit
Razor

Sekil 3.6. CC04 ve CCO1 razor iyon odalar1

3.11. Dolphin Trasmisyon Detektor

Iba Dolphin detektdr tedavi dncesinde ve her fraksiyonda planin kontrolii igin lineer
hizlandiricinin kafasina takilan bir trasmisyon detektordiir (Sekil 3.6). Dolphin detektor
1513 iyon odasi ve 1 diod detektdr ile dlgiimler alinmaktadir. Iyon odalarinin hacmi 0.016
cm® dir. Uzaysal ayirma giicli olan iki iyon odasi1 aras1 mesafe 14 x 14 cm? lik alanmn icinde
5 mm, bu alanin disinda ise 10 mm dir. Aktif 6l¢iim alam 24 x 24 cm? dir, fakat cihazin
kafasina takili olarak ol¢timler alindig: i¢in izosantr da 40x40 cm? bir alanin verifikasyonu
saglamaktadir. IMRT/VMAT ve SRS/SRT/SBRT tedavileri i¢in ideal dozimetre
sistemidir.

Dolphin detektoriiniin igerisinde fantom olarak; Buildup i¢in 4.7 mm RW3, 1.5 mm
bakir (18mm su esdegeri). Geri sagilma igin, 1.1 mm glass-reinforced (2.4mm su esdegeri)
ve 2 mm polikarbon (2.4mm su esdegeri) ile de matrix alan1 kaplanmistir. Sistem kablo
gerektirmeyen batarya ve WIFI kablosuz ag ile kolay kurulum imkani saglamaktadir ve
cihazin agirligi 12 kg dir (Dolphin Teknik Not, N.D.).
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Sekil.3.7. Dolphin Detektor

3.12. MatriXX Evolution Detektor

Iki boyutlu diizlemsel dl¢iim sistemi olan iba MatriXX Evolution tedavi planlarinin
dogrulanmasi i¢in kullanilmaktadir (Sekil 3.7). IMRT, VMAT tedavi planlarinin
dogrulanmasi i¢in hizli, efektif ve kolaydir. Hizli doz gradientinin oldugu alanlarda ve hizl
tepkime siiresi acisindan ideal detektordiir. Tutucu aparat ile gantri ye monte
edilebilmekte, tedavi alanina dik diizlemde ve gercek gantr agisinda Olgiimler
alinabilmektedir.

MatriXX detektorde 1020 iyon odast vardir ve her bir iyon odasinin kendine ait
6l¢iim kanalina sahiptir. SSD: 100 cm de 24.4 x 24.4 cm? aktif alana sahiptir. Uzaysal
ayirma giicii olan iki iyon odasi arasi mesafe 7.6 mm dir. Her bir iyon odasmim 0,08 cm®
diir. FFF enerjiler i¢in uygundur. Iki veya ii¢ boyutlu QA igin ideal dozimetrik sistemdir.
10 kg agirligindadir (MatriXX Teknik Not, N.D.).
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MatriXX Measurements

Sekil.3.8. MatriXX detektor

3.13. MyQA Analiz Program

Yogunlugu degistirilmis alanlarla olusturulan planlarin  verifikasyonu i¢in
gelistirilmis iki boyutlu hasta QA analiz programidir. MyQA programi, hasta QA ve lineer
hizlandirict QA’lerinin yapilabildigi analiz programidir. Tek veya c¢oklu alanli IMRT,
VMAT planlarinin kalite kontroliinde kullanilir. Rolatif veya absolute doz degerlendirme,
bir boyutlu veya iki boyutlu matematiksel analiz, lokal veya global gama analiz
degerlendirmesi yapilabilmektedir. Degerlendirme sonucu gama indeks analizi ile gegerli

orani ve ortalama gama indeks degerlerini hesaplamaktadir (MyQA Teknik Not, N.D.).

3.14. Compass DVH Tabanh Hasta QA Analiz Programm

Yogunlugu degistirilmis alanlarla olusturulan planlarin  verifikasyonu igin
gelistirilmis DVH tabanli hasta QA analiz programidir. Compass klinik olarak ti¢ boyutlu
tedavi dogrulamasi ve DVH tabanli hasta dozu verifikasyonu analiz programidir. Compass
Olctimlerle elde dilen aki kullanarak hastanin CT goriintiileri lizerine doz dagilimini tekrar
olusturur ve hastanin planindaki doz dagilimi ile karsilastirir. Compass programi temel
olarak, 6lgiimlerden elde edilen akinin CT {izerinde tekrar yapilandirilmas: ve kendine ait
CC doz hesaplama algoritmas1 ile plan tekrar hesaplatiimasiyla doz dagilimi elde
edilmektedir. Ayrica TPS den alinan doz dagilimi ve plan verilerine gore Compass ile CC
algoritmast ile tedavi igin hazirlanan plan tekrar hesaplatilmaktadir. Boylece TPS
algoritmasi ile hesaplanan plan, Compass CC algoritmasi ile hesaplanan plan ve dl¢iim ile
elde edilen aki ile olusturulan ve Compass CC algoritmasi ile hesaplatilan plan olmak
tizere ti¢ farkli doz dagilimi vardir. Planda doz hesaplama algoritmalari arasinda
farkliliklar incelenebilmekte ve Ol¢iim sonuglart da iki ayr1 algoritma ile verifikasyonu

saglanmaktadir.
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Compass ile hem DVH tabanli ve doz dagilimlar iizerinden karsilastirilabilmekte
hem de 2B ve 3B gama analizi ile de verifikasyon yapilabilmektedir. Compass
programinda diger hasta QA sistemlerinden farkli olarak ti¢ boyutlu CC doz hesaplama
algoritmas1 vardir. Compass ile QA yapilacak her bir lineer hizlandirict Compass programi
icinde modellenmektedir. Compass ile en biiyiikk avantaj 6l¢timle elde edilen aki hastanin
CT gorintiisii lizerine aktarilmast ve doz hesaplama algoritmasi ile doz dagiliminin

hesaplanmasidir (Compass Teknik Not, N.D.).

3.2. Yontem

3.2.1. Planlama ic¢in 4D-CT, Normal-CT ve BreathHold-CT Taramalarinda
Elekton Yogunlugu ve Hounsfield Unit Degerlerinin incelenmesi

Caligmamizda 13 akciger SBRT tedavisinde solunum kaynakli hareketin timor
boyutunu, hedef voliimiin ve saglikli organlarin elektron yogunlugu ile Hounsfield Unit
(HU) degerlerini nasil etkiledigi arastirildi. 13 Akciger SBRT hastast i¢in 1 mm kesit
araliklarla 120kVp, 75mAs de normal-CT (nCT), Breath Hold-CT (BH-CT) ve 4D-CT’leri
Siemens® Biograph mCT (Knoxville, TN, USA) cihaz1 ile tomografi taramalar1 yapildi.
Tiimor lokalizasyonu sag-sol ve iist-orta-alt lob olarak gruplandirildi. nCT’ler tomografi
cthazinin en yavas modun da (kesit basina 0.13sn) taramalar yapildi. 4D-CT c¢ekerken,
PET/CT cihazimizin solunum takip sistemi sayesinde, solunum dongiisiinii 10 esit zaman
araligina bdlmekte ve solunumun %10°luk dilimlerle maksimum soluk alma ve maksimum
soluk verme arasindaki tiim fazlarda kesitsel tarama yapmaktadir. 4D-CT ile elde edilen
solunumun tiim fazlardaki goriintiilerinden, solunum dongiisii boyunca hedefin zaman
ortalamal1 pozisyonlar1 dikkate alinarak average CT tomografi goriintiileri elde edildi. BH-
CT taramalar1 Catalyst™ (C-RAD AB, Sweden) yiizey tarama sistemiyle, hasta belirlenen
faz araligina kadar nefes almakta ve solunumu o faz araliginda kisitlanarak tomografileri
cekilmektedir (Sekil 3.8).

Boylece yavas modda ¢ekilen normal CT, solunumun tiim fazlarinmi dikkate alarak
ortalama goriintli saglayan 4D-CT ve solunumun belirlenen faz aralifinda sabitlenerek

cekilen BH-CT olmak iizere ii¢ farkli teknikle tomografi goriintiileri elde edildi.
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Characteristics

Baseline: 117.0 mm
Amplitude: 0.0 mm
Frequency: 000 Hz

Primary
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Sekil.3.9. BreathHold-CT solunum tutarak yiizey taramasi

3.2.2. Akciger SBRT Planlamada Onemli Parametreler ve FFF Enerjilerinin
Dozimetrik Karsilastirilmasi
16 akciger SBRT hastasinin bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri Siemens®
Biograph mCT PET-CT cihazinda 1 mm'lik kesit araliklariyla tarandi ve hedef hacimleri
ve kritik organlar konturlandi. Monaco 5.11 TPS'de 6 MV-FFF (1400MU / dak) ve 10
MV-FFF (2200MU / dak) enerjili non-koplanar diizlemde VMAT alanlar1 kullanilarak iki
farkl1 enerjide planlar hazirlandi. Her iki enerjiyle de ayni plan ve optimizasyon
parametreleri kullanildi. Planlarda, hedef marji: 0-1 mm, beam-let genisligi: 0.25 cm,
fluence yumusatma: yiikksek, minimum segment genisligi: 0.5 cm, grid araligi: 0.15 cm.
Dose to Medium (Dm) modda, % 1 istatistiksel belirsizlik igeren planlar hazirland1 ve
Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi kullanilarak hesaplatildi. Her bir plan igin 2
Boyutlu MatriXX detektér ve MyQA analiz programi ile hasta QA’leri yapildi. Planlarda
PTV maksimums PTVminimum V€ PTVean dozlar1 degerlendirildi. Plan kalitesi i¢in Heterojenite
indeks (HI), Gradient indeks (GI) ve Konformity indeks (Cl) ve ICRUS83 raporunda
onerilen Homojenite indeks (Hlicry) degerleri karsilastirildi. RTOG 0813 ve 0915
raporlarina gore yiiksek doz sacilmasi (High Dose Spillage HDS%) ve diisiik doz sagilmasi
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(Intermediate Dose Spillage) degerleri hesaplanip karsilastirildi. Ayrica kritik organ
dozlar da karsilastirildi.

Hl\cru: hedef voliim iginde homojen doz dagilimini ifade eder.

D... —D
Hlicpy = = T
Dcyey 3.1)
D2y : 2% lik sogurulan doz
Dosos : 98% lik sogurulan doz
Dso9 : 50% lik sogurulan doz

HI; Hedef voliim i¢indeki heterojeniteyi ifade eder.

HI = 2maex (3.2)

Dosy,

Dgse, : Hedefte 95% lik sogurulan dozu ifade eder.
Dmax: Hedef voliim i¢indeki maksimum dozu ifade eder.

CI; Hedef voliimii tanimlanan dozun nasil sardig, kapsadigini ifade eder.

TVeiv XTVriv
Cl=—"——+— (3.3

TV xPIV
TVpv: Hedef voliimii saran izodoz hacmi.
TV: Hedef hacmi
PIV: Tanimlanan Dozun izodoz hacmi

GI; hedef voliim disinda doz degisim hizini ifade eder.

PIV haif
Gl =
PIV (34)

PIV: Tanimlanan dozun izodoz hacmi
PIVhais: tanimlanan dozun yar1 degerinin izodoz hacmi
Yiiksek doz sagilmast (HDS%); RTOG raporlarinda hedef voliim disindaki

tanimlanan dozun %105’ inin hedef hacminin %15 inden diisiik olmasini 6nerir.
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B (3.5)
HDS (%) =V102$x100

Diistik doz sagilmasi; RTOG raporlarina gore hedef voliim disinda doz degisim hizi
yiiksek olmal1 ve asagidaki kriterleri karsilamasi dnerilmektedir.
e Yerlesim; PTV den tiim yonlerden 2cm uzaklikta gizelge 4.6 verilen degerlerden
daha diisiik olmas1 onerilmektedir.
e Hacim; Tanimlanan dozun 50% sinin PTV hacmine orani olarak tanimlanmaktadir

cizelge 4.7 verilen degerlerden daha biiyiik olmamasi 6nerilir.

3.2.3. Akciger SBRT Planlarimda CC01 Razor, CC04 iyon Odalari, MatriXX ve
Film ol¢iimleri ile Kalite Kontrolii

Monaco TPS de 6MV-FFF enerjisi ve non-koplanar VMAT alanlar1 kullanilarak
hazirlanan planlara bir boyutlu ve iki boyutlu dl¢liim sistemleri ile QA’leri yapildi. Kiiciik
alan olgimleri i¢in kullanilan iyon odalari, EBT3 Film, MatriXX dozimetre sistemleri
karsilastirildi. Stereotaktik planlar i¢in en uygun QA sistemi arastirildi.

Iyon odalar1 ile masa iizerindeki homojen fantomda SSD: 95c¢m diizenek kuruldu.
Hasta planlar1 normal gantri ve kolimatér agilarinda Monaco TPS de hazirlandi. QA
planlar1 Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi ile Dose to Medium modda hesaplandi.
Nokta doz olgiimleri Elekta Versa HD cihazinda isinlanarak yapildi. MatrixXX
Olgtimlerinde, lineer hizlandiricinin kafasina takilan tutucuya 5 cm RW3 ve altina MatriXX
sistemi konularak diizenek olusturuldu. Film Sl¢iimleri de tutucuya 3 cm RW3 altina Film
yerlestirilerek dlgiimler alindi. Iyon odasi dlgiimlerinde SSD: 95cm, Tutucu ile yapilan
Olgtimlerde SSD: 71,2 cm dir.

Film 6l¢timlerinde analizden 6nce kalibrasyon i¢in EBT3 Filmler 2x2 cm2 kesildi.
Tarayicida pozisyonu belirlemek i¢in gerekli isaretler konuldu. RW3 kati1 su esdegeri
fantomunda 6MV-FFF enerjide 10x10cm2 alan boyutunda, Scm derinliginde 0-3871 MU
arasinda 20 film 1gmlandi. Filmler Epson V800 tarayici da tarandi ve Mephysto mc? film

kalibrasyon programinda optik yogunluk-doz grafigi olusturuldu.

33



0mu 11 mu 22 mu 33 mu 4 mu 83 mu 111 mu
138 mu 193 mu 221 mu 332 mu 442 mu 553 mu 995 mu
1438 mu 1659 mu 1935 mu 2488 mu 3318 mu 38371 mu

Sekil.3.10. Kalibrasyon i¢in 1sinlanmis filmler

3.2.4. Akciger SBRT Planlarinda Dolphin Detektor ve Compass Analiz
Program ile Hasta QA

22 akciger SBRT hastasina Monaco 5.11 planlama sisteminde hazirlanan planlara,
Iba Dolphin detektér ve DVH tabanli Compass 4.0.27 programu ile hasta QA’leri yapildi
ve gama indeks analizi ile degerlendirildi.

Hasta QA siireci; Monaco TPS de planlar Dose to Water (Dw) modda tekrar
hesaplatildi ve Compass bilgisayarina dicom formatinda veriler aktarildi. Compass
programinda planlar Collapse Cone doz hesaplama algoritmasiyla hesaplatildi. Ilk olarak
Monaco TPS de Monte Carlo algoritmas: ile Compass Collapse Cone algoritmasi
arasindaki farklar incelendi. Daha sonra Dolphin detektor ile 6lgiim sonucu elde edilen aki
Compass programinda hasta CT’si lizerine aktarilarak Collapse Cone algoritmasi ile
hesaplatildi. Sonug olarak Monte Carlo algoritmasi, Compass Collapse Cone algoritmasi
ve Dolphin 6l¢limlerinin Collapse Cone ile hesaplatiimasi sonucu ii¢ farkli doz dagilimi
elde edildi ve aralarindaki farklar incelendi. DVH karsilastirmas: ve gama indeks metodu
ile analiz yapildz.

DVH Kkarsilastirmasinda PTV99, PTVmean, PTV1 dozlar1 ve kritik organ olarak
akciger mean, akciger V10(%), akciger V5(%) ve medulla spinalis D1 dozu karsilagtirildi.
Gama indeks analizinde 3%-3 mm, 2%-2 mm, 1%-1 mm, 3%-1 mm kriterlerine gore
Monte Carlo-Olgiim, Collapse Cone-Ol¢iim arasindaki farklar analiz edildi. Stereotaktik
planlarda hedef hacmin diginda yiliksek doz grandyenti ile hizl1 bir doz diisiisii olmaktadir.
Bu nedenle hedef hacme lcm, 2cm, 3cm ve 4cm marjlar verilerek ii¢ boyutta analizi

yapilacak bolgeler olusturuldu ve bu bolgelerin ortalama gama indeks degerleri incelendi.
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Sekil.3.11. Compeass ii¢ boyutlu plan analizi

3.2.5. Homojen ve Inhomojen Fantomda 6MV-FFF Enerjsisinde Kiiciik Alan
Olciimlerinin Monaco ve Compass Algoritmalari ile Uyumu

Homojen fantom 30x30 cm? boyutlarinda kat1 su esdegeri RW3 fantomlardan 5 adet
lem kalinliginda konuldu ve iizerine iyon odasi ile uyumlu delikli fantom yerlestirildi ve

tizerinde 4cm RW3 fantom konularak homojen fantom olusturuldu.

Sekil.3.12. Homojen fantom

Inhomojen fantom 30x30 cm? boyutlarinda su esdegeri RW3 fantomdan 8 adet 1cm
kalinhiginda konuldu. Uzerine 3cm akciger esdegeri balsa konuldu. Balsanin {izerine iyon
odasi ile uyumlu delikli fantom ve onun da iizerine 3cm balsa konuldu. Son olarak en iiste

5cm RW3 konularak inhomojen fantom elde edildi.
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Sekil.3.13. inhomojen fantom

Homojen ve inhomojen fantomlarda 1x1, 2x2, 3x3, 4x4 cm? alanlarda 6MV-FFF i¢in
CC04 iyon odasiyla dl¢iimler alindi. Monaco TPS de Monte Carlo algoritmasiyla Dw, Dm
modda ve Collapse Cone algoritmasiyla hesaplatildi. Compass programinda veriler
aktarilarak Collapse Cone algoritmasiyla da hesaplatildi. Algoritmalar ve cc04 Olglim

sonugclar1 karsilastirildi.

3.2.6. Monaco TPS de inhomojen ve Homojen Fantomlarda Acik Alan
Olciimleri ile MC, CC, PB Algoritmalarimn Karsilastiriimasi

inhomojen ve homojen fantomlarda 6MV, 6MV-FFF, 10MV ve 10MV-FFF
enerjileri ile 1x1, 2x2, 3x3, 4x4, 5x5 cm? alan boyutlarnda 100 MU ile CCO04 ve
CCO1Razor iyon odalari ile l¢iimler alindi. Olgiimler ile Monaco TPS de MC-Dm, MC-
Dw, CC ve PB algoritmalar ile hesaplatilarak Karsilastirildi. Hesaplamalarda 0.2cm grid

boyutu kullanildi.

3.2.7. Akciger SBRT de inter ve Intra-Fraksiyon Tiimér Takibi

15 akciger SBRT hastasinin tedavisinde toplam 76 fraksiyonda inter- ve intra-
fraksiyon takip yapildi. 9 hasta 4D-CT ve 6 hasta BH-CT IGRT teknikleri ile tomografi
taramalar1 yapild1 ve Monaco TPS de non-koplanar VMAT alanlar1 kullanilarak planladi.

9 Hasta solunumun tiim fazlar1 dikkate alinarak 4D-CT ile taramasi yapilan ve
GTV’ye harekete bagh yer degistirme miktarina gore marj verilerek ITV olusturuldu.
Tedavi oncesi 4D-CBCT c¢ekilerek hasta pozisyonlandirmasi ve hedef bolge verifikasyonu
saglandi. Daha sonra en yiliksek dozun uygulandigt VMAT alan 1sinlanirken es zamanlh
olarak CBCT taramasi yapildi. Tedavi esnasinda es zamanli olarak goriintii toplandi.
VMAT alan1 tamamlandiktan sonra XVI programinda hedefteki hareket miktar1 tespit
edildi. Bu teknikle 9 hastada 51 fraksiyonda inter- ve intra-fraksiyon takip yapildi. 6 Hasta
da Catalyst ylizey tarama sistemi yardimiyla solunumun belirlenen faz araliginda nefes

tutturularak hareket kisitlandi ve Catalyst yiizey tarama sistemiyle hastanin yiizey
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hareketleri takip edildi. BH-CT taramasi yapilan hastalarda solunum hareketi kisitl oldugu
icin GTV’ye sadece emniyet marjlar1 verilerek ITV olusturuldu. Tedavi 6ncesi CBCT
cekilerek hasta pozisyonlandirmasi ve hedef bolge verifikasyonu saglandi. Daha sonra en
yiiksek dozun uygulandigi VMAT alan 1sinlanirken es zamanli olarak CBCT taramasi
yapildi. Tedavi esnasinda es zamanli olarak goriinti toplandi. VMAT alam
tamamlandiktan sonra XVI programinda hedefteki hareket miktar1 tespit edildi. Bu
teknikle 6 hastada 25 fraksiyonda inter- ve intra-fraksiyon takip yapildi.
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Sekil.3.14. Intra-fraksiyon CBCT gériintiisii

3.2.8. Istatistiksel Analiz

Friedman testi, BHCT, AvCT, nCT ile yapilan karsilagtirmalar arasindaki farklarin
anlamliligini test etmek icin kullanildi.

Wilcoxon isaretli sira testi, 6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileri ile hazirlanan
planlarda PTV dozlar, plan kalitesini gosteren veriler, kritik organ dozlari, IDS ve HDS%
degerleri arasindaki farklarin anlamliligini test etmek i¢in kullanildi.

Wilcoxon isaretli sira testibir boyutlu iki boyutlu ve ii¢ boyutlu plan QA sonuglarinin
anlamliligini test etmek icin kullanildi

Tiim istatistik analizinde p < 0.05 anlamlilik sinir1 kullanilda.
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BOLUM 4
ARASTIRMA BULGULARI VE TARTISMA

4.1.1. Planlama icin 4D-CT, Normal-CT ve BreathHold-CT Taramalarinda
Elekton Yogunlugu ve Hounsfield Unit Degerlerinin Incelenmesi

Cizelge 4.1 de 13 hasta i¢in BH-CT, nCT ve 4D-CT ile tiimor hacimleri (GTV)
belirlendi. Cizelge 4.2. ve ¢izelge 4.3. de HU ve ED degerleri tiimor ve tiimori merkezine
alan 10 cm gapinda daire i¢in hesaplatildi. BHCT, AvCT, nCT ile yapilan karsilagtirmalar

Friedman testi ile istatistik analizi yapildi.

Cizelge 4.1. 13 Akciger SBRT hasta i¢in GTV ve lokalizasyonlari

BreathHold-CT Normal-CT 4D-CT
Hasta Tumor Lokalizasyonu Hacim (mL) Hacim (mL) Hacim (mL)

1 Sag Alt Lob 0,31 0,52 0,66

2 Sol Orta Lob 0,82 0,86 1,99

3 Sol Ust Lob 1,03 1,30 1,42

4 Sol Orta Lob 1,22 1,29 1,60

5 Sol Alt Lob 1,38 1,50 1,78

6 Sag Ust Lob 1,63 1,78 2,22

7 Sol Alt Lob 3,60 4,05 6,96

8 Sol Orta Lob 5,73 5,90 6,31

9 Sag Ust Lob 15,38 17,19 20,17
10 Sol Ust Lob 16,30 17,32 20,30
11 Sag Ust Lob 18,21 19,67 19,79
12 Sag Orta Lob 45,15 48,40 59,49
13 Sag Alt Lob 110,75 144,45 148,39
Ortalama 17,04 20,33 22,39

BHCT’ye gore 13 hastada ortalama tiimor hacmi nCT de %19.3, AvCT de %31.3
daha biiyiik hesaplanmistir. Friedman istatistik analizine gore ti¢ CT ¢ekim teknigine gore

timor hacimleri arasinda bulunan farklar anlamlidir (p<0.001).
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Cizelge 4.2. 13 Akciger SBRT hastast i¢in GTV ve 10cm capindaki alanda elektron

yogunlugu degerleri
Timor Voliimii 10cm Capinda Bolge
TV-Mean ED TV-Median ED 10cm-Mean ED 10cm-Median ED

HastaNo BH-CT 4DCT nCT BHCT 4D-CT nCT | BH-CT 4DCT nCT  BH-CT 4DCT  nCT
1 0,76 063 0681 086 0618 0,716 | 0,248 0,355 0,378 0,121 0,203 0,215

2 0,818 057 0715 0985 0573 0,728 | 0433 0625 0,65 00209 0,447 0,515

3 0,68 0,655 0,816 0,723 066 0902 | 0,641 0634 0,704 0,41 0512 0,939

4 0,78 0,795 0,801 091 0,903 0961 | 0,231 0,217 0425 0,121 0,342 0,425

5 0,78 0,743 0,78 0,949 0,745 092 | 0541 0681 0,681 00268 0,591 0,381

6 0,78 0,789 0,797 0,919 0,923 0,926 | 0637 0597 0,549 0943 0,611 0,313

7 0949 0863 0856 1,004 0,898 0977 | 0,773 0,796 0,872 0979 0,967 0,988

8 0964 0873 0,87 1,015 0,894 0,973 | 0,665 0,76 0,743 0,826 0,902 0,879

9 0,745 0,739 0,759 0,878 0,788 0,826 | 0,343 0475 0,304 0,193 0,304 0,334

10 0,927 0873 089 0993 0,958 0,981 | 0,53 0,818 0,681 0278 0,359 0,682

11 0842 0878 085 0978 0,987 098 | 0,347 0463 0,441 0,191 0,281 0,266

12 0,993 088 0,927 1,021 0,98 1,015 | 0551 0,652 0,698 0,291 0,557 0,82

13 0976 0954 0,934 1,011 1,007 099 | 0,741 0,794 0,829 0971 0,975 0,996
ORT 0,85 0,79 0,82 0,94 0,84 0,92 0,51 0,61 0,61 0,45 0,54 0,60
STD 0,10 0,11 0,07 0,08 0,14 0,09 0,17 0,18 0,17 0,33 0,25 0,28

Cizelge 4.3. 13 Akciger SBRT hastasi i¢in GTV ve 10cm ¢apindaki alanda HU degerleri

Timor Voliimii 10cm Capinda Bélge
TV-Mean HU TV-Median HU 10cm-Mean HU 10cm-Median HU
HastaNo BH-CT  4D-CT nCT BH-CT  4D-CT nCT BH-CT 4D-CT nCT  BH-CT 4D-CT  nCT
1 -278 -422 -373 -208 -443 -351 -782 -681 -656 911 -834 -823
2 -206 -489 -333 27 -486 -340 -595 -405 -378 -828 -604 -540
3 -365 -390 -233 -344 -404 -167 -384 -391 -321 -477 -543 -126
4 -256 -240 -230 -158 -166 -82 -801 -821 -607 911 352 -607
5 -245 -308 -247 -109 -324 -147 -486 -345 -344 773 -469 -424
6 -258 -254 -247 -148 -143 -140 -382 -424 -473 -121 -450 -730
7 -65 -194 -173 11 -171 -45 -248 -231 -149 -41 -68 -19
8 -48 -173 -160 21 -176 -54 -247 -265 -281 -247 -168 -193
9 -290 -309 -280 -194 -283 -247 -692 -562 -739 -843 -739 345
10 -93 -161 -137 9 -88 -36 -498 -255 -347 -763 383 -383
11 -185 -149 -178 -43 21 -38 -686 -571 -594 -845 -760 -775
12 -12 -143 -88 26 25 21 -493 -379 -328 -751 -501 -253
13 31 -62 -88 17 14 -1 -280 -231 -197 -59 -50 -69
ORT -179,38 -253,38 -212,85 -89,62 -208,92 -125,15 | -505,7 -427,8 -416,5 -582,3 -342,4 -353,6
STD 111,41 119,97 83,27 110,16 159,45 117,71 | 186,82 17589 175,19 329,81 38575 329,69

Akciger Radyoterapisinde solunum kaynakli hareket biiyiik problemdir. Akciger

SBRT gibi yiiksek dozlarin birkag fraksiyonda uygulandig: ve kiiciik alanlarin kullanildigi
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tedavilerde ¢ok daha biiytik belirsizliklere yol agmaktadir. Hem hedefi iskalamamak igin
hem de hedef ve etrafindaki doz dagilimmin dogru hesaplanmasindaki belirsizlikleri
belirleyip ona gore planlama yapmak kritik 6neme sahiptir. Doz dagilimmi hesaplamak
icin HU degerlerinin elektron yogunluguna doniistiiriilerek hesaplama yapilmaktadir. HU
veya elektron yogunlugundaki belirsizlikler direkt tedavi planinda doz dagilimin
etkilemektedir. Hem hedef bolge hem de hedef bolgenin etrafinda (6zellikle yiiksek doz
alan bolgede) bu degerlerdeki belirsizligin azaltilmas: gerekmektedir. BHCT ile solunum
kaynakli hareket kisitlandigi igin GTV elektron yogunlugu ve HU degerleri su esdegeri
ortamlara daha yakin bulundu. Su igin elektron yogunlugu yaklasik 1.0 gr/cm®. 13 Hasta
icin mean elektron yogunlugu BHCT i¢in 0.85, AVCT i¢in 0.79 ve nCT i¢in 0.82 bulundu
(p:0.11). Median elektron yogunlugu ise BHCT i¢in 0.94, AVCT igin 0.84 ve nCT i¢in 0.92
bulundu (p:0.006). HU degeri ise su i¢in yaklasik O dir. 13 Hasta i¢in mean HU degeri
BHCT i¢in -179.3, AVCT i¢in -253.3 ve nCT i¢in -212.8 bulundu (p:0.02). Median HU
degeri ise BHCT igin -89.6, AVCT igin -208.9 ve nCT igin -125.1 bulundu (p:0.06). GTV
de HU ve elektron yogunlugu degerleri bakimindan su es degeri ortama en yakin sonuglar
BHCT taramalar ile elde edildi.

Eksternal Radyoterapide hedef optimum belirlenen doz ile isinlanirken, etrafinda
bulunan saglikli doku ve organlar1 maksimum seviyede koruma amacina yonelik
uygulanan bir tedavidir. Bu amaca yonelik olarak planlama sirasinda hedefin ve etrafinin
doz dagilimmi dogru hesaplamak igin radyasyonun etkilesime girdigi her bir noktanin
elektron yogunlugu ve HU degerlerinin dogrulugu onemlidir. Doz hesaplama
algoritmalarinin dogru hesaplamasi i¢in 1g1in goriis alanindaki yani etkilesime girdigi tiim
doku ve organlarin fiziksel Ozellikleri dogru belirlenmeli ve varsa belirsizlikler
azaltilmalidir. Bu nedenle ¢alismamizda GTV’yi merkez alarak 10 cm c¢apinda kiire
olusturuldu. Bu kiirenin elektron yogunlugu ve HU degerleri ti¢ farkli BT ¢ekimleri igin
incelendi. 10 cm capinda kiire daha ¢ok akciger dokusu igerdigi i¢cin HU ve elektron
yogunlugunun diisiik olmasi beklenmektedir. Calismamizda HU degerleri BHCT de en
diisiik degerler elde edildi. AvCT ve nCT de daha yiiksek degerler bulundu. Akciger
dokusunun ED ve HU en yakin sonuclar BHCT taramalari ile elde edildi.

Hanley ve ark. (1999) kiigiik hiicreli dis1 akciger kanseri 5 hastada 4 farkli solunum
kosullarinda CT taramasi yapmuslardir. Serbest solunum, derin solunum nefes tutma, derin
olmayan nefes alarak tutma ve derin olmayan nefes vererek tutma teknikleri ile CT
goriintiileri elde etmisler. Serbest solunum ve derin solunum nefes tutma CT’lerine 3B

konformal planlama yapmislardir. Derin olmayan soluk alma ve verme teknikleri ile

40



serbest solunumda tiimor hareketinin miktari belirlemislerdir. Derin solunum ile 6zellikle
25 Gy daha fazla doz alan bolgenin serbest solunuma gore %30 azaldigini bulmuslardir.
Hedefin daha yiiksek dozlarla isinlanmasi olasiligimi 6nemli derecede arttirdigini ileri
stirmiislerdir (Hanley, 1999).

Aarup ve ark. (2009) sanal akciger fantomunda farkli akciger yogunluklarinda, farkli
doz hesaplama algoritmalarinin 6 MV ve 18 MV enerjilerinde doz dagilimlarini
karsilastirmislardir. Akciger lobunun merkezinde 2 cm ¢apinda tiimor olusturulmus ve
akciger yogunlugunu 0.01, 0.1, 0.2, 0.4 gr/cm® ayarlayarak hesaplamalar yapmuslar.
Akciger yogunlugunu 0.1-0.4 gr/cm® arasinda degistirdiklerinde, Monte Carlo
algoritmasinda 6 MV i¢in hedef doz %89.2-%74.9 arasinda, 18 MV i¢in %83.3-%61.6
arasinda degistigini bulmuslardir. Pencil Beam algoritmasinda akciger yogunlugu degisimi

ile doz dagiliminda anlamli bir fark bulamamislar (Aarup, 2009).

4.1.2. Akciger SBRT Planlamada Onemli Parametreler ve FFF Enerjilerinin
Dozimetrik Karsilastirilmasi

6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileri hazirlana planlarda PTV dozlari ve plan
kalitesini gosteren degerler, kritik organ dozlari, HDS% ve Intermediate Dose Spillage
degerleri asagidaki tablolarda verilmistir. Tiim degerler Wilcoxon Sing-Rank testi ile

istatistiksel analizi ile degerlendirildi.

Cizelge 4.4. PTV dozlari, plan kalite degerleri ve MU degerleri

6MV-FFF 10MV-FFF P
Mean(cGy) 5161+1069 5193+1083 0.017
PTV Min.(cGy) 40251885 39574934 0.044
Max. (cGy) 5467+1797 5857+1272 0.053
HI 1.2340.05 1.2440.05 0.02
Hlicry 0.167+0.07 0.174+0.07 0,313
of 0.975+0.04 0.958+0.04 0.002
Gl 5.63+1.9 5.81+2 0.007
MU 66432740 634412181 0.327
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Cizelge 4.5. Kritik organ dozlari

6MV-FFF 10MV-FFF P
Kalp Max.(cGy) 84411047 88311041 0.04
Spinal Cord Max. (cGy) 703359 697375 0.74
V5(%) 22.5+15 23.2+15 0.015
_ N V10(%) 14+12 14.8+12 0.001
Ipsilateral Akciger
V20(%) 6.57+7.3 6.83%7,6 0.006
Mean(cGy) 480+355 5041357 0.001
V5(%) 3.89+2 412 0.03
Vucut V10(%) 1.44+1.1 1.83+1.6 0.21
V20(%) 0.34+0.3 0.4£0.3 0.15
Cizelge 4.6. HDS% degerleri
HDS%
Hasta No Volume(cc) 6MV-FFF(%) 10MV-FFF(%)
1 0.612 8.66 6.8
2 2.016 13.2 15.1
3 2.945 0.98 1.01
4 3.539 2.74 4.71
5 6.351 1.27 3.36
6 8.128 4.32 3.44
7 11.151 11.7 10.36
8 11.46 1.97 1.81
9 17.592 0.17 0.13
10 18.618 5.17 4.77
11 18.706 1.23 1.53
12 28.664 4.06 3.78
13 45.657 0.05 0.57
14 60.411 0.99 0.99
15 64.759 0.6 0.47
16 155.295 2.55 1.65
Ortalama 28.494 3.85+4.2 4.25+4

6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileri ile hazirlanan planlarda HDS% arasindaki farklar
istatistiksel olarak anlamli degildir (p:0.856).
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Cizelge 4.7. Intermadiate dose spillage degerleri

RTOG RTOG
D2cm RTOG Deviation PIVs5o/PTV RTOG Deviation

Patient Volume(cc) 6FFF(%) 10FFF(%) None/Minor 6FFF(%) 10FFF(%) None/Minor
1 0.612 41 40.5 <50/<57 12.9 13.7 <5.9/<7.5
2 2.016 34.8 37.1 <50/<57 10.1 9.56 <5.9/<7.5
3 2.945 56.9 61.8 <50/<57 7.35 7.84 <5.9/<7.5
4 3.539 42.8 44.2 <50/<57 7.42 8.47 <5.9/<7.5
5 6.351 65.2 61.4 <50/<58 8.4 10.07 <5.1/<6.0
6 8.128 42.5 41 <50/<58 5.35 5.49 <5.1/<6.0
7 11.151 54.4 51.6 <50/<58 4.77 4.97 <5.1/<6.0
8 11.46 64.6 66.9 <50/<58 5.97 6.26 <5.1/<6.0
9 17.592 67.1 66.3 <50/<58 6.1 6.28 <4.7/<5.8
10 18.618 64.1 62.6 <50/<58 4.23 4.13 <4.7/<5.8
11 18.706 52.2 51.3 <50/<58 4.19 4.39 <4.7/<5.8
12 28.664 82.1 76.3 <54/<63 4.85 4.79 <4.7/<5.8
13 45.657 68.9 68.1 <58/<68 4.38 458 <4.3/<5.3
14 60.411 75.5 74.1 <62/<77 491 5.01 <4.0/<5.0
15 64.759 60.1 63.4 <62/<77 3.88 3.99 <3.5/<4.8
16 155.295 50.1 50.2 <73/<91 4.01 3.94 <3.1/<4.0
Ort. 28.494 57.6 57.3 6.17 6.46

6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileri ile hazirlanan planlarda Intermediate dose
spillage arasindaki farklar D2cm istatistik anlamli degil (p: 0.423), R50% istatistik
anlamlidir (p:0.012).

Cizelge 4.8. 6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileriyle hazirlanan planlarda hasta QA

sonuglari
5% Supress 10% Supress
yindex yaverage yindex yaverage

6MV-FFF 10MV-FFF p | 6MV-FFF 10MV-FFF p |6MV-FFF 10MV-FFF p | 6MV-FFF 10MV-FFF P
2%-2mm  70+8.7 70+8.8 0.03| 0.78+0.1  0.78+0.1 0.02| 7211 71+12 029 | 0.75:0.1  0.76x0.1 0.05
3%-3mm  89+5.3 8655 0.05| 0.510.09 0.52+0.09 0.02| 897 87+9 008 | 050£0.1  0.52+0.1 0.19
4%-4mm  96+6.8 94+4  0.75| 0.380.06 0.39£0.07 0.03| 955 9417 067 | 0.37#0.08  0,38£0.1 0.14
5%-5mm 1000 1000 0.3:0.05  0.31+0.06 0.02 | 1000 100£0 0.3:t0.07  0.31%0.08 0.11

6 MV-FFF enerjisi ile hazirlanan planlarda daha yiiksek Cl ve daha disiik Gl
degerleri elde edildi. Istatistiksel olarak anlamli olmamasina ragmen, 6 MV-FFF enerjisi
ile hazirlanan planlarda daha diisik MU degerleri elde edildi. HI, Hlicru, PTVmaximum,
PTVmean V& PTVminimum degerleri her iki enerjiye sahip planlarda benzer sonuglar bulundu.

Kritik organ dozlar1 degerlendirildiginde, maksimum doz degerlerinde benzer

sonuglar bulundu fakat ipsilateral akciger ve body V5 Gy, V10 Gy ve V20 Gy dozlarinda 6
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MV-FFF ile daha diisiik degerler bulundu.

Yiiksek doz sacgilmasi (HDS%) igin her iki enerji ile ICRU’nun &nerdigi %15
degerinden diisiik bulundu. 6 MV-FFF ile daha diisiik degerler bulundu ve 10 MV-FFF
enerjisi ile yapilan planlara gore %9 daha diistik bulundu (p:0.856).

Diisiik doz sagilmast degerleri karsilastirildiginda yine 6 MV-FFF ile daha diisiik
degerler bulundu. Istatistiksel olarak D2cm icin p:0.423 iken R50% igin p:0.012 olarak
bulundu. Her iki enerji ile hazirlanan planlarda MatriXX ve MyQA ile yapilan hasta QA
sonuglar1 benzerdir. 10 MV-FFF ile yiiksek doz gradientine sahip planlar oldugu i¢in gama
indeks degeri ve ortalama gama degerleri daha iyidir. iki boyutlu analiz de %5 ve %10 doz
baskilanarak doz dagilimin yiiksek oldugu alanlar dikkate alinarak sonuglar
degerlendirildi. Her iki enerji ile %2-2 mm de istenilen sonuglar elde edilemedi bunun
sebebi SBRT de yiiksek doz gradienti sonucu dozun keskin degismesi ve bu degisimi
MatriXX sisteminin uzaysal ayirma giicii yetersizliginden kaynaklanmaktadir.

Chung ve ark. (2015) FFF ve FF enerjilerini karsilastirmak igin 20 lokal prostat
kanserli hastaya VMAT alanlariyla SBRT plani hazirlamislardir. Kritik organ dozlarinda 6
MV ve 6 MV-FFF enerjileriyle 10 MV ve 10 MV-FFF enerjilerine gore biraz daha iyi
sonuglar elde etmisler. Bu ¢alismada tedavi verifikasyonu i¢in MatriXX sistemi ve EBT3
Gafkromik film ile QA yapmislardir. Gama analizi sonuglar1 %3-3mm igin %97 ve %2-2
mm i¢in %90 olarak bulmuslar. 6 MV ile ortalama MU 1701 iken 6 MV-FFF ile 1870
bulmuslardir. 10 MV ile ortalama MU 1471 iken 10 MV-FFF ile 1619 olarak bulmuslardir.
MU ve QA sonuglari ¢alismamizla uyumludur (Chung, 2015).

Hrbacek ve ark. (2014) 11 akciger SBRT hastasi igin 6 MV, 6 MV-FFF ve 10 MV-
FFF enerjileri ile yapilan planlari karsilagtirmiglardir. EBT gafkromik film ve Deltad
6lgtim sistemi ile plan QA’lerini yapmuslardir. FFF enerjileri ile daha diisiik tedavi zamani
ve yiiksek doz gradienti ile planladiklarin1 vurgulamislardir. Ozellikle 6 MV-FFF enerjisi
ile hedefe verilmek istenen dozun %50’sini alan hacmini azalttigin1 bulmuslardir. Ayrica 6
MV’ye gore akciger V20 Gy ve V12.5 Gy dozlarmi daha diisiik bulmuslaridir. Tim
planlarin QA sonuglar1 uygulanabilir kriterler i¢cinde bulmuslar. Delta4 sisteminde %3-2
mm kriterlerine gore 6 MV de %98.9, 6 MV-FFF %99.2 ve 10 MV-FFF %99.2 gama
indeks degerlerini bulmuslardir (Hrbacek, 2014).

Chung ve ark. (2016) 20 SBRT hastas: i¢in (7 akciger, 6 spine ve 7 prostat) plan
QA’leri EBT3 film, MatriXX ve MapCHECK sistemlerini kullanarak yapmislardir. Gama
analiz sonuglarina gére 6MV-FFF enerjisi ile hazirlanan planlarda %2-2mm kriterlerine
gore EBT3 ile %90.9, MatriXX ile 93.8, MapCHCEK igin %95.1 olarak bulmuslardir. 10
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MV-FFF enerjisi ile hazirlanan planlarda EBT3 ile %92.2, MatriXX ile %93.4 ve
MapCHECK ile %95 olarak bulmuslardir. Her ii¢ sistem ile SBRT planlarinin
verifikasyonu igin yeterli giivenilirlikte oldugunu iddia etmislerdir (Chung, 2016).

Tambe ve ark (2016) Eclipse planlama sisteminde 15 akciger SBRT hastasini 6 MV,
6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileri ile planlamislardir. Planlamalarda VMAT alanlar
kullanmiglar ve Acuros XB algoritmasi ile hesaplamislardir. Planlar1 Compass analiz
programui ile degerlendirmislerdir. 6 MV enerjisi yerine 6 MV-FFF ile %55, 10 MV-FFF
enerjisi ile de %61 oraninda tedavi zamani azalmistir. 10 MV-FFF ile cilt dozlarinda ve
tedavi siiresinde %15 azalma saglamislardir. Kritik organ dozlarinda 6 MV-FFF ile daha

iyi sonuglar elde etmislerdir (Tambe, 2016).

4.1.3. Akciger SBRT Planlarda CC01 Razor, CC04 Iyon Odalari, MatriXX ve
Film Olciimleri ile Kalite Kontrolii

Cizelge 4.9. CCO1 Razor ve CC04 iyon odalart ve EBT3 Film ile bir boyutta hasta QA

sonugclari
CCO01 Razor ccoa EBT3 FiLM

TPS-MC  Olgiim %Fark TPS-MC Ol¢iim %Fark TPS-MC Ol¢iim %Fark
Hasta 1 5,85 5,71 2,39 |5,75 5,79 -0,69 | 13,60 1368 -0,58
Hasta 2 3,86 3,84 0,51 (3,9 3,89 0,25 9,00 8,96 0,42
Hasta 3 13,88 14,51  -4,53 |13,65 14,08  -3,15 | 29,68 30,04 -1,21
Hasta 4 14,21 14,29  -0,56 |13,99 13,8 1,35 31,97 31,73 0,75
Hasta 5 24,61 24,79  -0,73 |24,19 2404 0,62 | 57,58 57,16 0,73
Hasta 6 10,32 10,93 -5,91 |10,19 10,44  -2,45 | 23,48 2418 -2,98
Hasta 7 13,88 14,21  -2,37 |14,08 15,05 -6,88 | 31,90 29,94 6,1
Hasta 8 27,67 289  -4,45 [2791 26,95 3,43 | 65,63 6576 -0,2
Hasta 9 28,62 30,02 -4,89 |26,01 28,25 -8,61 | 68,31 63,37 7,2
Hasta 10 12,15 12,44  -2,38 |12,24 12,1 1,14 | 28,10 2617 6,86
Hasta 11 14,45 14,69 -1,66 |14,1 14,06 0,28 | 33,39 32,55 2,51
Mutlak Ort 2,72 2,62 2,68
p 0,1 0,62 0,15

Bir boyutlu nokta doz 6l¢iimlerinde, CCO1 Razor, CC04 iyon odalari stereotaktik
planlarin verifikasyonunda basarilidir. Kiiglik hacime sahip olmalar1 sayesinde hacim
etkisinin minimum oldugu i¢in uzaysal ayirma giicii yiiksek olan filmlerle yakin sonuglar
elde edildi. Her ¢ sistemle stereotaktik planlarda ¢ok yiiksek doz degisim hizi olmasina
ragmen ortalama %3 den daha kiigiik fark bulunmustur.
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Cizelge 4.10. MatriXX ve EBT3 Film ile iki boyutta hasta QA sonuglar1

MatriXX EBT3 FiLM
%3-3mm %2-2mm %1-lmm %3-1mm %3-3mm %2-2mm %1-lmm %3-1mm
Hasta 1 99,9 90,6 77,9 98,1 96,8 84,6 57,3 68,1
Hasta 2 85,9 67,9 37,4 56,4 95,3 57,7 36,8 38,4
Hasta 3 94,6 80,3 44,8 59,6 95,2 91,5 73,2 75,1
Hasta 4 84,3 57,5 22,7 31 94,8 91 70 74,1
Hasta 5 80,6 61,3 37,6 47,5 100 99,7 94,5 98,2
Hasta 6 86,0 68,9 38,1 53,4 99,9 96,4 74,4 85,1
Hasta 7 85,2 63,8 30,7 46,9 91,3 84,4 71,1 74,7
Hasta 8 100 92,3 61,5 69,2 94,1 92,1 68,6 70
Hasta 9 82,4 59,6 27,1 38,5 100 98 71,6 72,2
Hasta 10 88,7 58,4 22 38,1 87,2 81,2 73,6 73,8
Hasta 11 90,9 72,4 39,8 58 92 86,1 59,9 64,3
Ortalama 88,95 70,27 39,96 54,24 95,14 87,51 59,9 64,3

Iki boyutlu doz &lgiimlerinde, MatriXX ve EBT3 film ile analizlerde stereotaktik
planlarin verifikasyonunda basarilidir. MatriXX igersinde 1020 adet iyon odasi vardir ve
her bir iyon odasi1 arasi mesafe 0.5 cm dir. Bu mesafe de 6l¢iim alinamamaktadir ve
interpolasyon yontemi ile doz haritalar1 olusturulmaktadir. Stereotaktik planlarda ¢ok hizli
doz degisimi olmasina ragmen MatriXX doz haritalarini1 6l¢gmede basarilidir. EBT3 film ve
MatriXX iki boyutlu plan verifikasyonunda benzer sonuglar elde edildi. Wilcoxon isaretli
sira testi ile anlamlilik testi yapildiginda MatriXX ve EBT3 filmler arasinda %3-3mm de
p:0,06, %2-2mm de p:0,16, %1-1mm de p:0,01 ve %3-1mm de p:0,04 olarak bulundu.

Bellec ve ark. (2017) CyberKnife M6 cihazinda 350 hastanin plan verifikasyonu
icin Gafkromik-EBT3 film kullanmislardir. Gama indeks analizinde %3-1.5mm
kriterlerine gore %85 gama geger orani bulmusglardir. Mean gama degerleri 0.7 olarak
bulmuslardir (Bellec, 2017).

Pulliam ve ark. (2014) 6 yil boyunca 13003 IMRT-VMAT tedavi planina nokta doz
dl¢iimii ile plan verifikasyonunu saglamislardir. iba CC04 iyon odasi ve EDR2 gafkromik
film ile 6lgtimleri almislardir. Film sonuglar1 %5-3mm de ortalama %97.7 bulmuslardir.
13003 tedavi planmin %97.7’si iyon odast Kriterine gore, %99.3’t film ile gama indeks
analizi gegerli sonug elde etmislerdir (Pulliam, 2014).

4.1.4. Akciger SBRT Planlarinda Dolphin Detektor ve Compass Analiz

Program ile Hasta QA
22 hasta i¢in yapilan DVH tabanli QA de Monaco TPS de Monte Carlo, Compass
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TPS de Collapse Cone ve Dolphin ile 6l¢iim ile Collapse Cone sonuglari ¢izelge 4.11. de

verilmektedir.

Cizelge 4.11. PTV99, PTVmean ve PTV1 dozlar i¢in Monte Carlo-Ol¢iim ve CC-Olgiim

arasindaki farklar

PTV99 PTVmean PTV1

Hasta MC-OLCUM  CC-Olgim  MC-OLCUM  CC-Olgim  MC-OLCUM  CC-Olgiim

No FARKI(%) FARKI% FARKI(%) FARKI% farki(%) FARKI%
1 -6,0 2,7 2,2 0,9 2,5 1,1
2 0,8 2,3 2,0 2,5 2,2 2,7
3 -1,0 1,8 2,3 0,4 3,1 -1,4
4 0,3 4,6 0,8 0,6 0,5 0,8
5 3,2 5,7 1,0 2,1 2,3 0,3
6 2,4 4,4 -1,8 1,1 -1,2 3,1
7 0,2 2,9 1,0 3,7 1,6 3,6
8 -4,9 1,1 3,9 0,2 -4,0 0,1
9 2,1 0,9 3,6 2,3 2,9 5,3
10 2,7 5,8 0,7 -8,4 -1,3 1,1
11 -4,9 -1,0 -4,9 2,7 3,7 3,6
12 9,0 7,3 5,3 5,1 7,0 -10,3
13 2,5 2,9 3,2 -1,0 4,6 2,2
14 6,8 -1,4 -0,4 1,6 0,3 2,2
15 5,6 -1,5 5,5 4,4 6,1 -4,9
16 3,8 0,2 -1,4 0,6 0,1 0,8
17 -1,0 1,7 0,0 1,1 0,7 0,6
18 6,2 1,2 0,7 1,1 0,5 2,9
19 0,5 3,6 3,9 0,4 5,3 -2,0
20 7,6 2,4 0,3 1,5 1,2 3,9
21 2,6 2,0 3,4 -1,6 5,1 3,5
22 -4,0 0,5 -4,3 3,0 -4,6 3,1

ort 2,7 0,9 -1,6 0,8 -1,8 1,1

Std 3,4 3,1 2,5 2,7 2,9 3,3
P 0,001 0,07 0,6

22 hasta i¢in kritik organ dozlart;

Medulla spinalis’in D1 dozu Dolphin-CC ile MC TPS arasinda ortalama %-4.9,
Dolphin-CC ile Compass CC arasinda ortalama %-0.77 olarak bulundu. Akciger mean doz
icin Dolphin-CC ile MC TPS arasinda ortalama %3.39, Dolphin-CC ile Compass CC
arasinda ortalama %7.55 olarak bulundu. Akciger V5 Gy alan hacim i¢in Dolphin-CC ile
MC TPS arasinda ortalama %4.08, Dolphin-CC ile Compass CC arasinda ortalama %6.63
olarak bulundu. Akciger V10 Gy alan hacim i¢in Dolphin-CC ile MC TPS arasinda
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ortalama %3.08, Dolphin-CC ile Compass CC arasinda ortalama %5.51 olarak bulundu.

Cizelge 4.12. 22 akciger SBRT hastasi i¢in ortalama kritik organ dozlari

MC 10821770
Medulla Spinalis D1 (cGy) Dolphin 1031+1733
CcC 10391718
MC 6911327
Mean (cGy) Dolphin 715+337
cC 661+315
MC 37,6117
Akciger V5 (%) Dolphin 39,2417
CcC 36,6117
MC 28,3+11
V10 (%) Dolphin 29,2+11
CcC 27,59+11

Cizelge 4.13. PTV den 1 cm, 2 cm, 3 cm, 4 cm marj verilerek olusturulan bolgelerde gama

analiz sonuglar1 ve 2 boyutlu gama indeks sonuglari

3B GAMA %3-3mm  %2-2mm  %1-Imm %3-1mm
TPS-Dolphin 0,41+0,09 0,60+0,11 1,05+0,11 0,72+0,16

Av Gama 1cm ’
Compass-Dolphin  0,42+0,08 0,62+0,11 1,09+0,12 0,77+0,14
TPS-Dolphin 0,44+0,11 0,64+0,12 1,10+0,11 0,70+0,15

Av Gama 2cm .
Compass-Dolphin 0,49+0,1 0,72+0,12 1,22+0,12 0,81+0,14
TPS-Dolphin 0,41+0,11 0,58+0,13 1,04+0,11 0,59+0,14

Av Gama 3cm .
Compass-Dolphin  0,46+0,11 0,68+0,11 1,18+0,12 0,70+0,14
TPS-Dolphin 0,34+0,11 0,51+0,14 0,88+0,14 0,46+0,16

Av Gama 4cm .
Compass-Dolphin  0,39+0,10 0,56+0,11 1,01+0,14 0,52+0,19
TPS-Dolphin 0,54+0,14 0,75+0,18 1,18+0,16 0,82+0,20

Av Gama PTV .
Compass-Dolphin  0,46+0,15 0,66+0,17 1,06+0,18 0,69+0,20

2B GAMA 98,4+1,07 9146,8 52,4116 85+9,4

PTV etrafinda olusturulan ii¢ boyutlu analiz bdlgeleri gama analiz yontemi ile

degerlendirildiginde, PTV’nin disinda yiliksek doz gradyentinin oldugu yerlerde average

gama degeri ¢ok onemli bir gostergedir ve %3-3 mm i¢in bu degerin 0.4 den kii¢iik olmasi

planin uygun oldugunun en giiclii gostergesidir. PTV’nin 1 ecm’lik etrafi timdre uygulanan

dozun %50’ye diistiigli bolge oldugu i¢in saglikli dokularin en yiiksek doza maruz kaldigi

bolgedir. PTV1lcem i¢in iki boyutta gama analizinin %3-1 mm ve %2-2 mm’nin %90

tizerinde, average gama degerinin de 0.6’dan kiiciik olmasi planin uygunlugu agisindan

onemli bir kriterdir.
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Nakaguchi ve ark. (2017) SBRT tedavilerinin dogrulanmasi i¢in invivo olgiim
alabilen Dolphin detektdor ve Compass DVH tabanli analiz programini klinik olarak
degerlendirmislerdir. Lateral eksende Compass, TPS, EDR2 film ve MC algoritmasinda 10
cm derinlikte 2x2, 5x5 ve 10x10 cm? alanlarda profil karsilagtirmasi yapmuslar ve
Compass’in %4 uyum igerisinde oldugunu bulmuslardir. MLC testlerinde ise %2 uyum
icerisindedir. Akciger ve karaciger SBRT de gama analizi yapildiginda %10 doz
baskilanmasi uygulandiginda %2-2 mm de %97 ve %98 gama geger degeri elde
etmiglerdir. Dolphin detektoriin SBRT planlarinin verifikasyonu i¢in yeterli ¢oziiniirliikte
oldugunu ve klinik olarak kullanilabilecegini 6nermislerdir (Nakaguchi, 2017).

Korevaar ve ark. (2011) 24 bas boyun IMRT hastasi i¢in Film ve MatriXX 6lgtimleri
almiglardir. Gama indeks kriterleri %3-3mm i¢in average gama indeks <0.4 planin iyi
oldugu, 0.4-0.5 arasinda kabul edilebilir oldugu ve >0.5 klinik olarak uygun olmadigina
gore degerlendirmiglerdir. Compass programinda film Ol¢iimlerinin  sonuglar
degerlendirildiginde uyumlu oldugunu buldular. %1-1 mm kriteri i¢in average gama
0.83+0.09, %3-3 mm i¢in average gama 0.33+0.04 olarak bulmuglardir. MatriXX ve EDR2
film sonuglarint %2 uyum igerisinde bulmuslardir (Korevaar, 2011).

Thoelking ve ark. (2016) Dolphin detertdrle 18 IMRT hastasinin 2B ve 3B plan
verifikasyonunu degerlendirmisgler. %3-3 mm gama indeks sonuglart %99.7+0.6, %5°lik
doz farki karsilastirmasi da %99.5+0.5 olarak bulmuslardir. Sistemin 1 mm’lik MLC
hatalar algilayabildigi sonucuna varmiglardir. Klinik rutinde Dolphin detektdriin yeterli

dogruluk ve hassasiyete sahip oldugunu vurgulamiglaridir (Thoelking, 2016).

4.1.5. Homojen ve Inhomojen Fantomda 6MV-FFF Enerjisinde Kiigiik Alan

Olgiimlerinin Monaco ve Compass Algoritmalari ile Uyumu

Cizelge 4.14. Inhomojen fantom &l¢iim ve algoritma hesaplamalari sonuglar

Monaco Monte Carlo Monaco Compass Cccoa
6MV-FFF Dose to Medium Dose to Water Eollnes Collanss Olgiim
Cone Cone
1x1 cm’ 52,1 51,4 48,7 50,1 52,7
2x2 cm’ 71,6 70,6 72 71,5 72,7
3x3 cm’ 82,3 81,2 77,8 78,2 80,3
4x4 cm’ 82,2 81,1 80,8 81,3 82,2
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Cizelge 4.15. Homojen fantom 6l¢iim ve algoritma hesaplamalari sonuglari

Monaco Monte Carlo Monaco Compass Ccco4
6MV-FFF Dose to Medium Dose to Water Collapse Collapse Olgiim
Cone Cone
1x1 cm2 62,1 61,3 59,9 63,2 61,9
2x2 cmz 81,5 81 81,6 81,4 80
3x3 cm2 87,2 86,2 86,5 85,6 84,4
4x4 cmz 87,2 86,6 88,4 88,2 86,3

Homojen ve inhomojen fantomlarda 6zellikle Monte Carlo algoritmasi en dogru doz
hesaplamigtir. Akciger SBRT gibi hem inhomojen hem de kiiciik alanlarin kullanildig:
tedavilerde Monaco Monte Carlo algoritmasi en ez farkla, en giivenilir algoritmadir.

6 MV-FFF enerjisi ile Monaco MC-Dm, Monaco MC-Dw, Monaco CC ve Compass
CC algoritmalarinin kii¢iikk alan 6lgiimlerinde homojen ve inhomojen fantomda uyum
icerisindedirler. CC04 iyon odasi ile 6l¢timlerde en yakin sonuglar Monaco MC-Dm ve
Monaco MC-Dw ile elde edildi. En kiigiik alan olan 1x1 cm? hari¢ diger alanlarda homojen

ve inhomojen fantom da tiim sonuglar daha da uyumludur.

4.1.6. Monaco TPS de inhomojen ve Homojen Fantomlarda Acik Alan
Olciimleri ile MC, CC, PB Algoritmalarinin Karsilastiriimasi

CCO01 Razor iyon odasi ile inhomojen fantomda olgiimler degerlendirildiginde,
genel olarak MC-Dm, MC-Dw, CC ve PB ile uyumlu sonuglar elde edildi fakat homojen
fantomdaki sonugclarla karsilastirildiginda uyum orani daha azdir. En biiyiik farklar 1x1

cm? alanlarda mevcuttur.

Cizelge 4.16. CCO1 Razor iyon odasi ile inhomojen fantomda agik alan 6l¢iimleri

6MV Ix1 2x2 3x3 4x4 5x5 10MV Ix1 2x2 3x3 4x4 5x5
Dm 635 746 757 77 83,6 62 749 83,1 81,8 823
Dw 65,1 76 77,7 79 85,8 63,7 76,8 84,3 839 845
cC 523 71,8 752 77,3 79,2 51,4 72,4 77,7 812 84
PB 59,2 71,8 75,7 779 79,2 57,3 75 806 835 851
CCO01 Razor 50,76 69,78 75,08 77,08 80,12 53,89 71,33 79,04 82,22 85,9
6MV-FFF 10MV-FFF

Dm 64,2 766 793 81,3 84,1 576 76,2 843 859 91
Dw 659 786 814 83 86,3 59,1 78,2 86,5 881 935
cC 53,7 72,7 76,2 783 80,1 54,7 74,6 79,7 829 853
PB 57,5 76,1 808 833 8438 546 785 84,4 874 89,1
CCO01 Razor 53,08 71,08 76,74 79,26 81,24 55,33 72,54 80,19 83,71 86,6
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CCO01 Razor iyon odas1 ile homojen fantomda 6l¢iimler degerlendirildiginde, genel

olarak MC-Dm, MC-Dw, CC ve PB ile uyumlu sonuglar elde edildi. En biiyiik farklar 1x1

cm? alanlarda mevcuttur. 6 MV ve 6 MV-FFF enerjilerinde 1x1 cm? alanlarda bu fark

arttig1 gézlendi.

Cizelge 4.17. CC0O1 Razor iyon odasi ile homojen fantomda agik alan dlgtimleri

6MV Ix1 2x2 3x3 4x4 5x5 10MV Ix1 2x2 3x3 4x4 5x5
Dm 66,9 82 84,7 86,8 92 659 84,6 87,2 929 949
Dw 66,9 82 84,7 86,8 92 659 84,6 87,2 929 0949
CcC 58,4 814 853 873 89 59,1 84,2 90,1 92,7 944
PB 653 78,7 832 8 87,7 63,1 82,1 884 91,7 93,5
CC01 Razor 56,87 80,74 84,34 85,6 91,5 60,03 81,49 88,56 90,6 934
6MV-FFF 10MV-FFF

Dm 71,9 871 87,2 88,2 915 66,7 90 92,2 98,3 100,7
Dw 719 871 87,2 882 91,5 66,7 90 92,2 98,3 100,7
cC 60,5 828 868 888 90,3 62,8 87,1 92,5 94,8 96,2
PB 63,2 839 881 0918 934 615 87 93,4 964 98
CC01 Razor 58,9 80,652 86,27 88,36 90,31 63,04 85 91,8 93,94 96,22

CCO04 iyon odasi ile inhomojen fantomda ol¢iimler degerlendirildiginde, genel

olarak MC-Dm, MC-Dw, CC ve PB ile uyumlu sonuglar elde edildi fakat homojen

fantomdaki grafiklere karsilastirildiginda uyum orani daha azdir. En biiyiik farklar 1x1 cm?

alanlarda mevcuttur. CCO1 Razor iyon odasi ile 1x1 cm? alanlarda inhomojen ortamda

daha iyi sonuglar elde edildi.

Cizelge 4.18. CCO04 iyon odasi ile inhomojen fantomda agik alan 6l¢iimleri

6MV Ix1 2x2 3x3 4x4 5x5 1o0mMv Ix1 2x2 3x3 4x4 5x5

Dm 60,1 72,9 769 814 84,7 61,7 72,4 76,9 82,5 83,2

Dw 59,9 72,6 76,6 81,1 84,4 615 72,1 76,6 82,2 839

cC 50,8 71,3 75,1 77,7 798 52 72 759 79,5 80,6

PB 56,8 71,5 76,2 78,6 80,1 51 736 796 836 851

CCo4 35,2 69,03 75,86 78,84 82,6 35,76 69,6 76,92 82,41 83,54
6MV-FFF 10MV-FFF

Dm 57,7 72,8 80,1 84,8 86,6 58,2 74,2 82,7 88,6 93,2

Dw 57,1 72 79,2 83,9 85,7 57,7 73,5 819 87,8 923

cC 49 704 76,4 806 84 52,1 72,6 79,3 84,2 87,2

PB 51,4 72,7 804 839 85,7 508 77,1 84,4 878 895

Ccco4 36,52 67,8 78,56 82,41 86,91 38,63 69,07 80,24 85,39 89,18

CCO04 iyon odas1 ile homojen fantomda dlgiimler degerlendirildiginde, genel olarak
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MC-Dm, MC-Dw, CC ve PB ile uyumlu sonuglar elde edildi. En biiyiik farklar 1x1 cm?

alanlarda mevcuttur. CCO1 Razor iyon odasi ile benzer sonuglar elde edildi.

Cizelge 4.19. CCO04 iyon odasi ile homojen fantomda agik alan 6l¢timleri

6MV 1x1 2x2 3x3 4x4  5x5 10mv 1x1 2x2 3x3 4x4  5x5
Dm 66,7 82,1 84,4 87,7 954 69,1 84,8 884 89,7 96,7
Dw 659 81,1 834 866 943 68,3 838 874 88,7 956
CC 56,3 80,8 85 87,1 88,7 58,2 82,2 865 88,5 90
PB 59 76,9 83,2 86,6 884 51,4 785 875 91,4 933
CCo4 60,1 80,49 85,9 87,63 90,26 63,54 83,42 88,82 90,5 92,38
6MV-FFF 10MV-FFF

Dm 65,6 86,9 90 91,5 93,5 65,2 90,8 93,3 986 96,7
Dw 645 854 895 921 91,9 64,1 90,3 91,8 97 95,2
CC 57 83,4 89,6 923 94,1 60,5 86,2 92,1 944 95,8
PB 54,1 78,1 87,4 91,8 94 536 833 925 964 983
CCo4 64,06 84,13 90,37 92,91 95,02 65,75 85,72 92,41 9491 96,52

Kim ve ark. (2015) 5 Akciger ve 5 meme kanseri hastasina 6 MV enerjide IMRT
planlamiglardir. Genel olarak CC ve MC ile benzer MU bulunurken PB ile diisiik MU
degerleri elde etmislerdir. PB ile MC algoritmasina gore %12-%20 arasinda dozu fazla
hesaplamistir. En dogru hesaplamalarin MC doz algoritmasi ile elde etmislerdir (Kim,
2015).

Chen ve ark. (2010) 15MV enerjide PB ve MC algoritmalart ile akciger SBRT de
doz dagilimlar1 karsilagtirmiglardir. Tedavi planmin verifikasyonu igin EDR2 film ve
inhomojen fantom kullanmislardir. Doz profilleri ve doz dagilimlar karsilagtirmiglardir. 35
akciger SBRT hastasi i¢in Eclipse planlama sisteminde PB algoritmasi ile yapilan planlari
MC algoritmasi ile tekrar hesaplatmiglardir. PB ile film profil ol¢iimlerinde farklar
+%15’lere kadar olabilmektedir. MC ve film profil 6lgtimlerinde bu farklar <%1°dir. 35
Akciger SBRT planinda PB algoritmast dozu fazla hesaplanmstir. Ozellikle kiigiik
boyuttaki PTV’lerde bu farklar ¢ok daha fazla olmaktadir (Chen, 2010).

Dobler ve ark. (2007) Kiigiik akciger lezyonlarinin tedavisinde farkli doz hesaplama
algoritmalarin1 karsilastirmak ve dogrulamak i¢in akciger fantomu iizerine 9 alanl
konformal plan hazirlamislardir. Planlarin verifikasyonu i¢in EBT film kullanmiglardir. PB
algoritmast +%15 dozu fazla hesaplamistir. CC algoritmasi EBT filme gore -%8, MC
algoritmasi ise -%3 fakla dozu hesaplamiglardir (Dobler, 2007).

Lax ve ark. (2006) Akciger SBRT tedavilerinde CC, PB ve MC algoritmalarinin ve

solunumun doz dagilimindaki etkilerini arastirmislar. Dort farkli solunum fazinda ve
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solunum hareketi olmaksizin hesaplamalar1 yapmislardir. Varian 2300 CD cihazi ile MLC
kullanarak yapilan SBRT ¢alismalarinda 0.3 gr/cm® akciger esdegeri yogunluga sahip
pentagonal fantom kullanilmistir. Bu fantomda hareketli 2 cm ve 5 cm ¢apinda hedefte MC
algoritmasi ile PB algoritmasi arasinda GTV’de %10, PTV’de %30 fark olusmaktadir.
Genel olarak PB dozu yiiksek hesaplamistir. Solunumu olmadigi durumda PB en yakin
sonuglari vermistir (Lax, 2006).

Chetty ve ark. (2013) SBRT ile tedavi edilen 133 akciger hastasinda doz
dagilimlarini retrospektif olarak tekrar hesaplamiglar ve tiimor kontrol olasiligi modelini
kullanarak doz ile tedavi sonuglari arasinda bir iliski kurmayr amaglamiglardir. PB
algoritmasiyla 4 fraksiyonda 48 Gy (BED:106 Gy) tedavi edilen hasta plant CC ve MC ile
tekrar hesaplatildi. Olusturulan modele gore en kiiclik tiimorlerde (PTV <20 cm3), D95
dozunda %20 doz azaltildi (BED: 60-85), daha biiyiik timoérlerde (PTV >100 cm® ) D95
dozunda %10 azaltildi (BED>100). Akciger mean CC ve MC algoritmalarinda doz %15
daha diisiiktiir. Kiiciik ve biiyiik boyutlu tiimdrlerde modele gore tekrar hesaplanip BED
degerleri incelendiginde ve sonuclar karsilastirildiginda iki yillik lokal kontrol arasinda
korelasyon bulunamamistir. Calismanin sonucunda daha fazla veri ile calismayi
genigletmeyi 6nermislerdir (Chetty, 2013).

Latifi ve ark. (2014) PB ve CC algoritmalar1 akciger SBRT igin incelemislerdir. 201
akciger SBRT ile tedavi edilmis hastalar: retrospektif olarak tekrar incelemisler. Her bir
hasta 5 fraksiyonda 50 Gy ile tedavi edilmis. 201 hastanin 116’s1 PB algoritmasi ile 85
hasta ise CC algoritmasi ile planlamiglar. Tiim planlarda hedef voliime uygulanan dozun
%95’ini almasi i¢in normalize edilmis. PB ve CC ile tedavi edilen hastalarda 17 ve 24
aylik medyan takip stireleri ayn1 bulmuslar. Isinlanmis lezyonun lokal ve marjinal kontrolii
de karsilastirildi. PB ile 25 hastada CC ile 4 hastada lokal niiks goriilmiis. Ama aradaki
fark istatistiksel anlamli bulunamamis. Sonug olarak bu degerlerde birgok faktor olmasina
ragmen PB algoritmasinda yliksek doz hesaplamasiin da etkili oldugu diisiiniilmektedir

(Latifi, 2014).
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4.1.7. Akciger SBRT de inter ve Intra-Fraksiyon Tiimér Takibi

Cizelge 4.20. 15 Akciger SBRT hastasinda inter-fraksiyon sapma miktarlari

inter-fraction CBCT

Lateral (cm)

Longitudinal (cm)

Vertikal (cm)

4D-CT (51) Ortalama 0.49+0.49 0.35+0.38 0.44+0.41
Maksimum -1.84 1.73 -1.91
Ortalama 0.58+0.67 0.56+0.70 0.57+0.6
BH-CT (25) j
Maksimum 1.5 1.56 1.96
Toplam (76) Ortalama 0.49+0.44 0.39+0.38 0.48+0.48
Maksimum -1.84 1.73 1.96

Cizelge 4.21. 15 Akciger SBRT hastasinda intra-fraksiyon sapma miktarlari

intra-fraction CBCT

Lateral (cm)

Longitudinal (cm)

Vertikal (cm)

4D-CT (51) Ortalama 0.07+0.07 0.10+0.08 0.10+0.09
Maksimum 0.3 0.35 0.29
Ortalama 0.11+0.08 0.14+0.09 0.10+0.09
BH-CT (25) .
Maksimum -0.23 -0.29 0.4
Toplam (76) Ortalama 0.08+0.07 0.11+0.08 0.10+0.08
Maksimum 0.3 0.35 0.4

Cizelge 4.22. BH-CT ve 4D-CT ile 15 hasta i¢in inter-fraksiyon sapma miktarlarinin

yiizdelik dilimleri

Left-Right
4D-CT (51) BH-CT (25) Toplam (76)

Cranio-Caudal

4D-CT (51) BH-CT (25) Toplam (76)

Antero-Posterior

4D-CT (51) BH-CT (25) Toplam (76)

+1mm 15.6% 15.6% 15.7%
*3mm 54.9% 32% 47.3%
*5mm 64.7% 52% 60.5%
*10mm 82.3% 96% 86.8%

21.5% 20% 21%
60.7% 40% 53.9%
80.3% 64% 75%
92.1% 88% 90.7%

15.6% 32% 21%

54.9% 52% 53.9%
62.7% 64% 63.1%
86.2% 76% 82.8%

Cizelge 4.23. BH-CT ve 4D-CT ile 15 hasta i¢in intra-fraksiyon sapma miktarlarinin

yiizdelik dilimleri
Left-Right Cranio-Caudal Antero-Posterior
4D-CT (51) BH-CT (25) Toplam (76) | 4D-CT (51) BH-CT (25) Toplam (76) | 4D-CT (51) BH-CT (25) Toplam (76)
+1mm 76.4% 52% 68.4% 54.9% 44% 51.3% 54.9% 60% 56.6%
+2mm 96.07% 84% 92.1% 90.2% 76% 85.5% 90.16% 92% 90.7%
+3mm 100% 100% 100% 98.03% 100% 98.6% 100% 96% 98.6%

Lu ve ark. (2018) Akciger ve karaciger SBRT de aktif solunum kontrol sistemi ile

tedavi uygulamaktalar. 19 karaciger ve 15 akciger hastasinda inter- ve intra-fraksiyon takip
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ederek maksimum sapma miktarlarint bulmuslardir. BH-CT ile tedavi edilen hastalarda
KV-CBCT ile her tedaviden dnce ve tedavi esnasinda takip yapmislar. Karaciger SBRT de
inter-/intra-fraksiyon sapmalar; medial-lateral yonde 0.75/0.39 mm, anterior-posterior
yonde 1.36/1.41 mm, superior-inferior yonde 1.55/1.41 mm bulmuslardir. Akciger SBRT
de sapmalar; medial-lateral yonde 0.71/0.54 mm, anterior-posterior yonde 1.45/1.10 mm,
superior-inferior yénde 3.95/1.93 mm bulmuslardir. Intrafraksiyon hareketi >3 mm’den
karaciger hastalarmin %26.3, Akciger hastalarmin da %46.7 de bulmuslardir. Inter-
fraksiyonel sapmalar1 daha fazla gozlediler fakat bu sapmalar1 tedavi oncesi diizeltildigi
icin tedavi agisindan risk olusturmamaktadir. Lu ve ark ABC solunum kontrol sistemi ile
intrafraksiyonel hareketi yeterince kontrol edemedikleri goriilmekte. Bizim ¢alismamizla
daha diisiik emniyet marjlari ile tedaviyi daha giivenli olarak uygulamaktayiz (Lu, 2018).

Purdie ve ark. (2007) T1-T2 kiigiik hiicreli dis1 akciger hastasina SBRT tedavisinde
inter- ve intra-fraksiyon takip icin CBCT ile yapnuslardir. inter-fraksiyon sapma miktari;
iist lob da bulunan hedeflerde (21 hasta) ii¢ boyutta ortalama 4.2 mm ve orta veya alt lob
da bulunan hedeflerde (7 hasta) ii¢ boyutta ortalama 6.7 mm olarak bulmuslardir. Intra-
farksiyon sapma miktar1 ortalama 1.9 mm (maksimum sapma 4.4 mm). Ozellikle toplam
tedavi stiresinin 34 dakikay1 agsmasi durumunda intar-fraksiyon sapmanin daha da arttigini
gozlemlemislerdir (Purdie, 2007).

Corredetti ve ark. (2012) 84 akciger SBRT hastasinda, tedavi oncesi kV x-1g1n tiipii
ile kemik yapilarina gore hastayr pozisyonlandirmislar, intra-fraksiyon tlimor hareketinin
biyiikliigiinii arastirmiglar ve hastanin kisisel 6zelliklerinin intra-fraksiyon hareketle
iliskisini aragtirmiglardir. Hastaya tedavi dncesi ve sonrasinda CBCT taramasi yapilmis ve
AD-CT taramasiyla karsilastirmislaridir. Tedavi dncesi 335 CBCT taramalarinda kayma
miktarlari ortalama vertikal yonde 2.2 mm, longitudinal yonde 1.8 mm ve lateral yonde 1.6
mm olarak bulmuslardir. 3 mm’den biiyiik sapmalar tiim fraksiyonlarin %39 da, 5 mm’den
bliylik sapmalar tiim fraksiyonlarin %17 olarak bulmuslardir. Tedavi sonrasinda g¢ekilen
343 CBCT taramalarinda ortalama vertikal yonde 1.6 mm, longitudinal yonde 1.5 mm ve
lateral yonde 1.1 mm sapma bulmuslardir. 3 mm’den daha biiylik sapma tiim
fraksiyonlarin %27°si, 5 mm biiyiik sapma tim fraksiyonlarin %10 olarak bulmuslardir

(Corredetti,2012).
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BOLUM 5
SONUC VE ONERILER

5.1. Planlama i¢in 4D-CT, Normal-CT ve BreathHold-CT Taramalarinda
Elekton Yogunlugu ve Hounsfield Unit Degerlerinin Incelenmesi

Sonug olarak, Solunum hareketinden kaynakli distorsiyon ve artifaklar BHCT ile
minimize edilmektedir ve daha solid, sinirlar1 daha belirgin goriintiiler elde edilmektedir.
BHCT ile elektron yogunlugu ve HU degerleri solunum kaynakli hareketten bagimsiz
olarak daha dogru hesaplanabilmektedir. BHCT’ye gore nCT ve AvCT de akciger
yogunlugu artmakta ve boylece saglikli akcigerin aldigi dozu etkilemektedir(73). nCT ve
AVCT arasinda saglikli akcigerde yogunluk farki ¢ok azdir, elektron yogunlugu ve HU
degerleri ise benzerdir (Tian, 2012; Zvolanek, 2017). GTV’de elektron yogunlugu ve HU,
BHCT de su esdegeri ortama en yakin bulunurken, nCT de AvCT’ye gore daha yiiksek
elektron yogunlugu ve HU degerleri elde edildi. BHCT referans alindiginda, nCT de hedef
hacim %19.3, AvCT de %31.3 daha biiyiik olarak hesaplanmistir(p<0.001) (Rietzel, 2006).

Sekil.5.1. nCT (a), BHCT (b), AvCT (b) ile koronal,sagital ve transvers eksende timor

goruntiisu
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5.2. Akciger SBRT Planlamada Onemli Parametreler ve FFF Enerjilerinin
Dozimetrik Karsilastirilmasi

Akciger SBRT tedavisinde FFF enerjilerinin kullanilmas1 6nemli avantajlara
sahiptir. 6 MV-FFF enerjisi ile hizli doz gradyenti ve daha iyi kritik organ korumasi
saglanir. Bununla birlikte, daha yiiksek MU degerleri 6 MV-FFF enerjisi ile belirlenirken,
10 MV-FFF enerjisi ile daha iyi QA sonuglari elde edilir.

Akcigerler gibi homojen olmayan ortamlarda absorbsiyon azalir, lateral ve yanal
menzil artar, penumbra genisler, yiiklii pargacik dengesinin kaybi ve re-buildup etkisi
olusur. Akciger SBRT kiigiik alanlar kullanildigi ig¢in bu etkiler daha da artmaktadir.
Ayrica, inhomojenitenin bu etkileri 10 MV-FFF ile daha fazla olmaktadir (IEAE Report
483, 2017; Wilcox, 2008; Bellec, 2017).

Bizim calismamizda, hedefin disindaki doz disiis hizi (doz gradienti) enerjinin
artistyla daha diismektedir. Yani, doz gradient indeks degerleri 10 MV-FFF ile daha
yiiksektir. 10 MV-FFF ile doz degisimi hiz1 daha yavas oldugu i¢in QA sonuglarinda daha

iyi sonuglar elde edildi.

Sekil.5.2. 6 MV-FFF ve 10 MV-FFF enerjileri ile hazirlanan planlarda doz dagilimlari

5.3. Akciger SBRT Planlarda CC01 Razor, CC04 Iyon Odalari, MatriXX ve
Film Ol¢iimleri ile Kalite Kontrolii

SRS/SRT/SBRT de hedef hacim iginde homojen olmayan bir doz dagilimi
olusmaktadir. Genelde hedef voliim i¢inde %20-%25 doz homojenitesi olmaktadir. Bu

kadar keskin doz degisimi dozimetrik zorluklara yol agmaktadir. Plan verifikasyonun da
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nokta doz ile kontrol i¢in belirsizlikleri arttirmaktadir. Yeni iretilen CCO1 Razor iyon
odasi ¢ok kiigiik hacime sahip olmasina ragmen yeterince dogruya yakin sonuglar bulundu.
Uzaysal ayirma giicii en yiiksek olan ve hacim etkisinden bagimsiz olan film ile CC04 iyon
odas1 yakin sonuglar vermistir. Her ii¢ 6lgtim sistemi ile nokta doz olgtimleri i¢in yeterince
giivenilirdir.

Radyokromik film, yiiksek uzaysal ayirma giictine sahiptir ve dozun keskin degisim
gosterdigi bolgelerde dozimetrik amagh kullanilabilirler. SBRT planlarina 6zgii yiiksek
dozlarda kullanilmasi, zayif enerji bagimliligi ve doku es degerine yakin olmasi nedeniyle
radyokromik filmler, yiiksek doz gradyentli radyasyon alanlarinda doz o&lgiimii igin
kullanighdirlar. MatriXX detektorde her ne kadar iyon odalar1 aras1 mesafe kisa olsa bile,
6lglim noktalar1 arasinda interpole yapmaktadir. Eger SBRT de yiiksek doz degisimi olan
bolge iki iyon odasi arasinda bir noktaya gelmesi durumunda doz aki haritasinda
belirsizliklere yol agabilir. Ayrica iyon odalarinin belirli bir hacmi olmasi da belirsizliklere
sebep oldugu i¢in film analizlerini daha dogru kabul etmek durumundayiz. 11 Hasta igin
gama indeks analizinde EBT3 film ile %3-3 mm de %95, MatriXX ile %88,95 bulundu.

%2-2 mm, %1-1 mm ve %3-1 mm de benzer sonuglar bulundu.

5.4. Akciger SBRT Planlarinda Dolphin Detektor ve Compass Analiz Programm

ile Hasta QA
22 akciger SBRT hastasiin ii¢ boyutlu DVH tabanli QA analizinde PTV99,
PTVmean, PTV1 dozlan karsilastirildi. Compass TPS Collapse Cone ile Dolphin Collapse
Cone algoritmalari ile hesaplamalar uyumludur. Monaco Monte Carlo ile Dolphin Collapse
Cone arasinda bazi hastalarda fark vardir. Bu farklar genel olarak iki algoritma arasindaki

farklardan kaynaklanmaktadir.
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PTV99 Dolphin Sonuglari
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Sekil.5.3. PTV99 Dozu i¢in MC-Dolphin CC ve Compass CC- Dolphin CC hesaplamalari

arasindaki farklar

PTVmean Dolphin Sonuglari
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Sekil.5.4. PTVmean Dozu i¢in MC-Dolphin CC ve Compass CC- Dolphin CC

hesaplamalar1 arasindaki farklar
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PTV1 Dolphin Sonuglari
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Sekil.5.5. PTV1 Dozu i¢in MC-Dolphin CC ve Compass CC- Dolphin CC hesaplamalari

arasindaki farklar

PTV etrafinda olusturulan {i¢ boyutlu analiz bdlgeleri gama analiz yontemi ile
degerlendirildiginde, PTV’nin disinda yiiksek doz gradyentinin oldugu yerlerde average
gama degeri ¢cok dnemli bir gostergedir ve %3-3 mm i¢in bu degerin 0.4 den kiiciik olmasi
planin uygun oldugunun en giiglii gostergesidir. Hedefin disinda yiiksek doz degisiminin
oldugu bolgelerin analizi i¢in olusturulan alanlarda average gama degerleri incelenmis ve
ozellikle PTV’ye 1 cm marj verilerek olusturulan bolgede kritik organ dozlarmin en
yiiksek oldugu alan diisiiniilerek analizler ona gore yapilmistir. %3-3 mm kriterlerine
average gama 0.4-0.5 arasinda bulundu. %2-2 mm kriterlerine gore 0.5-0.7 arasinda
bulundu. Genel olarak yapilan planlarin uygunlugu agisindan ve yiiksek doz ile 1ginlanan
bolgenin verifikasyonu i¢in 6nemli bir gostergedir. Son olarak 22 hasta i¢in 2B gama
indeks sonugclar1 da ii¢ boyutlu average gama sonugclari ile uyumludur.

SRS/SRT/SBRT de hedef ve kritik organ dozlarmin verifikasyonu kritik 6neme
sahiptir. Dolphin detektdr ve Compass analiz programu ile yeterli giivenilirlikte plan QA
leri yapilabilmektedir. Ozellikle hedef ve kritik organ dozlarinin, planlama ve 6l¢iim
arasinda olusabilecek farklarini hesaplamasi planlarin QA’lerini degerlendirmede g¢ok

biiyiik avantaj saglamaktadir.
5.5. Homojen ve Inhomojen Fantomda 6 MV-FFF Enerjisinde Kiiciik Alan

Olciimlerinin Monaco ve Compass Algoritmalari ile Uyumu

Stereotaktik tedavilerde en ¢ok kullanilan enerji ve Compass programinda sadece 6
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MV-FFF modellendigi i¢in inhomojen ve homojen fantomda kii¢iikk alan Ol¢limleri
kargilastirildi. Monaco ve Compass TPS’lerin algoritmalar1 arasindaki farklar
degerlendirildi. CC04 iyon odasi Ol¢iimleriyle en uyumlu algoritma Monte Carlo
algoritmasidir. Olgiimlerde alman en kiiciik alan olan 1x1 cm?® hari¢ diger alanlarda
homojen ve inhomojen fantom da tiim sonuglar daha da uyumludur. 22 hasta i¢in yapilan
DVH tabanli QA analizinde PTV ve kritik organ dozlar1 arasindaki farklar algoritmalar
arasindaki farklarinda etkisi vardir. 6 MV-FFF homojen ve inhomojen 6l¢iimleri ile genel

olarak bu farklarin %1-2 civarinda oldugu goriilmektedir.

5.6. Monaco TPS de inhomojen ve Homojen Fantomlarda Acik Alan Olciimleri
ile MC, CC, PB Algoritmalarimin Karsilastirilmasi
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Sekil.5.6. 6 MV enerjisi i¢cin CCO1 Razor iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalar1 ile homojen fantomda kii¢iik alan lgiimleri
6 MV enerjide homojen fantomda CCOl Razor iyon odasi ile aliman agik alan

olgtimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum i¢indedir. Sadece 1x1 cm?

alanda farkliliklar vardir.
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6MV-FFF Homojen
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Sekil.5.7. 6 MV-FFF enerjisi icin CCO1 Razor iyon odas1 ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile homojen fantomda kiigiik alan dl¢timleri

6 MV-FFF enerjide homojen fantomda CC0O1 Razor iyon odasi ile alinan agik alan
Slgiimlerinde MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum igindedir. Sadece 1x1 cm? alanda

MC-Dw algoritmasi ile alinan 6l¢iimlerde farkliliklar vardir.

10MV Homojen
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Sekil.5.8. 10 MV enerjisi i¢in CCO1 Razor iyon odasi ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalar1 ile homojen fantomda kii¢iik alan lgiimleri

10 MV enerjide homojen fantomda CCO1 Razor iyon odasi ile alinan agik alan

6l¢iimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum i¢indedir.
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10MV-FFF Homojen
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Sekil.5.9. 10 MV-FFF enerjisi igin CC01 Razor iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve

PB algoritmalar1 ile homojen fantomda kiiglik alan 6l¢timleri

10 MV-FFF enerjide homojen fantomda CC0O1 Razor iyon odasi ile alinan acik alan
6l¢iimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum i¢indedir.

6MV inhomojen
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Sekil.5.10. 6 MV enerjisi i¢in CCO1 Razor iyon odas1 ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile inhomojen fantomda kiiciik alan dl¢timleri

6 MV enerjide inhomojen fantomda CCO1 Razor iyon odasi ile alinan agik alan

6l¢timlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalari uyum igindedir. Sadece 1x1 cm?
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alaninda PB ve MC-Dw algoritmalarinda farkliliklar vardir.

6MV-FFF inhomojen
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Sekil.5.11. 6 MV-FFF enerjisi icin CCO1 Razor iyon odasi ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve

PB algoritmalari ile inhomojen fantomda kii¢iik alan dl¢iimleri

6 MV-FFF enerjide inhomojen fantomda CCO1 Razor iyon odast ile alinan agik alan
dl¢iimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum i¢indedir. Sadece 1x1 cm?

alaninda PB ve MC-Dw algoritmalarinda farkliliklar vardir.

10MV inhomojen
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Sekil.5.12. 10 MV enerjisi i¢cin CCO1 Razor iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile inhomojen fantomda kiiciik alan dl¢timleri
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10 MV enerjide inhomojen fantomda CCO1 Razor iyon odasi ile alinan agik alan
Slgiimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalari uyum igindedir. Sadece 1x1 cm?

alanda farkliliklar vardir.
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Sekil.5.13. 10 MV-FFF enerjisi i¢cin CCO1 Razor iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve

PB algoritmalari ile inhomojen fantomda kii¢iik alan lgtimleri

10 MV-FFF enerjide inhomojen fantomda CCO1 Razor iyon odasi ile alinan agik
alan dl¢timlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum i¢indedir.
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Sekil.5.14. 6 MV enerjisi igin CC04 iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalar ile homojen fantomda kii¢iik alan dlgiimleri
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6 MV enerjide homojen fantomda CCO04 iyon odasi ile alinan agik alan dlglimlerinde
MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalart uyum i¢indedir.

6MV-FFF Homojen
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Sekil.5.15. 6 MV-FFF enerjisi i¢cin CC04 iyon odas1 ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile homojen fantomda kiigiik alan Sl¢limleri

6 MV-FFF enerjide homojen fantomda CCO04 iyon odasi ile alinan agik alan
Slgiimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalari uyum igindedir. 1x1 cm? alanda

algoritmalar ve CC04 iyon odas1 6l¢timleri arasinda farkliliklar vardir.
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Sekil.5.16. 10MV enerjisi i¢in CC04 iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalar ile homojen fantomda kii¢iik alan dlgiimleri
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10 MV enerjide homojen fantomda CCO04 iyon odasi ile alinan agik alan

6l¢iimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum i¢indedir.
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Sekil.5.17. 10 MV-FFF enerjisi i¢cin CC04 iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile homojen fantomda kiigiik alan Sl¢limleri

10 MV-FFF enerjide homojen fantomda CCO4 iyon odasi ile alinan agik alan
6l¢iimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalar1 uyum igindedir.

6MV inhomojen
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Sekil.5.18. 6 MV enerjisi i¢gin CC04 iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile inhomojen fantomda kiiciik alan dl¢timleri
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6 MV enerjide inhomojen fantomda CCO04 iyon odast ile alinan agik alan
Slgiimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalari uyum igindedir. 1x1 cm? alanda

farkliliklar vardir.

6MV-FFF inhomojen
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Sekil.5.19. 6 MV-FFF enerjisi icin CC04 iyon odas1 ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile inhomojen fantomda kiigilik alan dl¢timleri
6 MV-FFF enerjide inhomojen fantomda CCO04 iyon odasi ile alinan agik alan

Slgiimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalart uyum igindedir. 1x1 cm? alanda
farkliliklar vardir.
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10MV inhomojen
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Sekil.5.20. 10 MV enerjisi igin CC04 iyon odasi ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile inhomojen fantomda kiigiik alan dl¢timleri

10 MV enerjide inhomojen fantomda CCO4 iyon odas: ile alinan agik alan
Slgiimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalart uyum igindedir. 1x1 cm? alanda
farkliliklar vardir.
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Sekil.5.21. 10 MV-FFF enerjisi i¢in CC04 iyon odast ve MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB

algoritmalari ile inhomojen fantomda kii¢iik alan Slgiimleri

10 MV-FFF enerjide inhomojen fantomda CCO04 iyon odasi ile alinan agik alan
Slgiimlerinde MC-Dw, MC-Dm, CC ve PB algoritmalart uyum igindedir. 1x1 cm? alanda
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farkliliklar vardir.

5.7. Akciger SBRT de inter ve Intra-Fraksiyon Tiimér Takibi

Akciger SBRT de hareket yonetimi ¢ok dnemlidir. Tedavinin basarisin1 direkt olarak
etkilemektedir. Her bir fraksiyonda hedef ve hasta ayni pozisyonda mi? Yani hedefi
1skalama ihtimali var m1 veya hastanin pozisyon farkliliklar1 doz dagilimini degistirir mi?
Bunlar g6z oniine alinarak tedavinin dogrulugu i¢in PTV emniyet marjlar1 verilir ve ona
gore tedavi uygulanir. Biz ¢alismamizda iki noktay1 vurguladik. Birincisi hasta tedaviye
alinmadan &nce fraksiyonlar arasi hareket. Ikincisi tedavi esnasinda tiimorde olusabilecek
hareket. Bu iki noktay1 inceleyerek tedavi aralarinda ve tedavi esnasinda maksimum
hareketi tespit etmektir.

76 fraksiyon gbz Oniine alindiginda fraksiyon i¢i (intra-fraksiyon) her ii¢ eksende de
ortalama 0.15 c¢cm daha kiiciik degerler bulundu. intra-fraksiyon sapma incelendiginde
lateral yonde ortalama 0.08 cm, longitudinal yonde 0.11 cm, vertikal yonde 0.10 cm
bulundu. Genel olarak sapmalar £2 mm i¢inde oldugu goriildii. 2 mm iizerinde sapmalar
genelde longitudinal ve vertikal yénde bulundu. Intra-fraksiyon 2 mm’nin iizerinde sapma
tim fraksiyonlarin lateral yonde %7.9, longitudinal yonde %14.5, vertikal yonde %9.3
bulundu. Intra-fraksiyon maksimum sapma longitudinal yénde 0.4 cm olarak tespit edildi.
Fakat tek bir hastada bir fraksiyonda bu sapma gézlendi. Intrafraksiyon sapma miktarlart
BH-CT ve 4D-CT i¢in ayr1 ayr1 degerlendirildiginde 4D-CT ile ¢ok daha kii¢iik sapma
miktarlar1 bulundu. Sekil.5.22 ve sekil.5.23 de sapma miktarlarinin dagilimini vermektedir.

76 fraksiyon goz Oniine alindiginda fraksiyonlar arasi (inter-fraksiyon) her ii¢
eksende de ortalama 0.5 cm daha kiigiik degerler bulundu. Inter-fraksiyon 5 mm’nin
tizerinde sapma tiim fraksiyonlarin lateral yonde %39.5, longitudinal yonde %25, vertikal
yonde %36.9 bulundu. Inter-fraksiyonda ortalama sapma lateral yonde 0.49 cm, vertikal

yonde 0.44 cm, longitudinal yonde 0.35 cm bulundu.
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Sekil.5.22. BH-CT teknigi ile alinan 6 hastanin intra-fraction sapma miktarlarinin dagilimi

4D-CT Intrafraction

m Left-Right ™ Cranio-Caudal Antero-Posterior

Fraksiyon Sayisi

___.__ni -

32X>2 2>X>1 1>X>-1 -1>X>-2 -2>X>-3 X<-3

Sapma Miktari (mm)

Sekil.5.23. 4D-CT teknigi ile alinan 6 hastanin intra-fraction sapma miktarlarinin dagilimi

Akciger SBRT de tedavi oncesi iic boyutlu CBCT goriintiileme yapilarak hem
tiimdriin hem de hastanin pozisyonunun dogrulugundan emin olmaliyiz. Inter-fraksiyon
CBCT’lere bakilinca her bir tedavi de hasta pozisyonu veya timor hareketi ile hedef
konumu degismektedir. 5 mm’nin {izerindeki sapma miktar1 76 fraksiyonun %39.5’lere
kadar olabilmektedir. Mutlaka her tedavi 6ncesi portal goriintiileme yapilmalidir.

4D-CT ve BH-CT teknikleri ile 76 fraksiyonda fraksiyon i¢i sapma miktarlari
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incelendiginde her iki IGRT tekniginde ITV 3 mm emniyet marj1 verilmesi tedavinin
giivenilir olarak uygulanabilecegini gostermistir.

Tedavi esnasinda hedefin maksimum 2 mm sapma igerisinde oldugu fraksiyonlar;

e 4D-CT ile lateral yonde tiim fraksiyonlarin 96.07%, longitudinal yonde tiim
fraksiyonlarin 90.2%, vertikal yonde tiim fraksiyonlarin 90.16% bulundu.

e BH-CT ile lateral yonde tiim fraksiyonlarin 84%, longitudinal yonde tiim
fraksiyonlarin 76%, vertikal yonde tiim fraksiyonlarin 92% bulundu.

Akciger SBRT de tedavi esnasinda hareket olabilmektedir. BH-CT ile hareket
kisitlanmakta fakat tedavi esnasinda anlikta olsa hedef voliim yer degistirebilmektedir. 4D-
CT ile hedef hareketi g6z Oniine alinip emniyet marjlarimiz ona gore verilmekte fakat yine
de tedavi esnasinda hesaba katilmamus hareket olabilmektedir. Her iki teknik ile 2 mm’nin
tizerindeki sapma miktar1 76 fraksiyonun %14.15’e kadar olabilmektedir. ITV
belirlendikten sonra PTV icin 3-5Smm arast marj verilmesi emniyet sinirlart igerisinde

olacaktir.
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