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Onsoz

Diinyada kadinlar arasinda en sik goriilen kanser tiirii meme kanseridir. Her gegen giin
yeni vaka sayisinin arttig1 bu kanser tiiriiyle iliskili 6limler az gelismis {ilkelerde
birinci siradayken, gelismis iilkelerde ikinci hatta tigiincii sirada yer almaktadir. Meme
kanseri, diger kanser tiirleri gibi erken evrelerde belirgin bir belirti vermeyebilir.
Kisinin bu konuda bilinci hayatta kalma sansini artirir. Meme kanseri i¢in uygulanan
tedavi yontemleri arasinda radyoterapi biiyilik bir rol oynar. Radyoterapide etkili bir
tedavi plan1 hazirlanmasi i¢in de tedavi planlama sistemlerinin yani doz hesaplama
algoritmalarinin dogrulugunun 6énemi biiyiiktiir.

Bu calismada, klinigimizde sol meme kanseri tanili 10 hastanin dort farkli doz
hesaplama algoritmasinda olusturulan Ug Boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT)
planlar1 hedef ve risk altindaki organlarin almig oldugu doz agisindan karsilastiriimas,
rutin olarak klinik uygulamalarda hangi algoritmanin daha avantajli oldugu
belirlenmistir. Ege Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda tedavi
gérmiis 10 meme kanseri tanili hastanin bilgisayarli tomografi goriintiileri kullanilarak
farkli tedavi planlama sistemlerinde 3BKRT planlar1 hazirlanmis ve doz agisindan
karsilastirilmistir.

Calismamiz hazirlanirken konuyla alakali temel kaynaklardan ve birgcok bilimsel
arastirmadan yararlanilarak, calismanin her asamasi Ege Universitesi Tip Fakiiltesi

Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda ger¢eklestirilmistir.

[zmir 12.12.2020 Melis TEKE



Ozet

Meme Kanserli Hastalarda Farkh Algoritmalar Kullamilarak Yapilan Tedavi
Planlarinin Karsilastirilmasi

Meme kanseri, kadinlarda en sik goriilen kanserdir. Kansere bagl 6liim nedenleri
siralamasinda gelismis lilkelerde iki veya liglincii siralarda yer alsa da gelismemis
tilkelerde birinci sirada yer alir. Meme kanseri tedavisinde kullanilan yontemler
cerrahi, kemoterapi ve radyoterapidir. Radyoterapi, meme kanseri tedavisinde siklikla
cerrahi sonrasi olast mikroskobik hiicreleri yok etmek amaciyla adjuvan olarak
uygulanir. Bu c¢alismanin amaci; sol meme kanseri tedavisinde yapilan 3BKRT
planlari i¢in kullanilan doz hesaplama algoritmalarinin (Pencil-Beam, Superposition,
Convolution ve Monte-Carlo), hedef yapiy1 sarmasi ve kritik organ dozlar1 agisindan
karsilastirilmasidir. Ayni1 zamanda bu doz hesaplama algoritmalarinin klinik rutininde
kullanilabilirligi de degerlendirilmistir.

Calismada, sol meme kanseri tanist konmus 10 hastanin 3BKRT tedavi planlart dort
farkli doz hesaplama algoritmasi kullanilarak olusturulmustur. Tedavi planlar1 6 MV
enerjili i¢ tanjansiyel ve dis tanjansiyel 1sin sahalariyla olusturulmustur. Tedavi dozu
glinliik 2 Gy/Fx olarak toplam 50 Gy olacak sekilde tanimlanmustir. Yapilan tedavi
planlari sonucunda PTV i¢in De2, Dogg, Dmean ve HI degerleri, kritik organlardan
akciger i¢in Doy, Doggs, V5,V10,V20 degerleri, kalp icin ise Do2, Do, Vis ve Vos
degerleri karsilastirilmistir.

Elde edilen veriler sonucunda PTV Doz, Doos V& Dmean bakimindan Monte Carlo
algoritmas1 ve HI bakimindan Convolution algoritmasi istatistiksel anlamda tstiin
bulunmustur (sirastyla p=0,000, p=0,000, p=0,000 ve p=0,017). Akciger i¢in D2, Vs
degerleri bakimimdan Monte Carlo algoritmasi, Deweg degeri i¢cin Pencil Beam ve
Convolution algoritmalari, Vio ve V2o degerleri icin Pencil Beam algoritmasi
istatistiksel anlamda istiin bulunmustur (sirasiyla p=0,000, p=0,000, p=0,000,
p=0,000 ve p=0,011). Kalbin De, degeri igin Monte Carlo algoritmasi, Dogg degeri
icin Superposition algoritmasi , Vis degeri i¢in Pencil Beam algoritmasi istatistiksel
anlamda iistiin bulunmustur. (sirasiyla p=0,000, p=0,001, p=0,062)

Bu sonuglar dogrultusunda, PTV Dy, Dosgg V& Dmean, akciger Do, Vs ve kalp Doy

bakimindan Monte Carlo algoritmasinin, akcigerin Dogsgg, V10 Ve V2o ve kalp V15 ve Vs



bakimindan Pencil Beam algoritmasinin, kalbin Dggeg bakimindan Superposition
algoritmasinin daha avantajli oldugu saptanmistir. Klinik uygulamalarda tiimoér
yerlesimi ve kritik organ tolerans dozlarina bakilarak kullanilacak tedavi planlama

sistemi ve doz hesaplama algoritmasina karar verilmesi uygun olacaktir.

Anahtar kelimeler: Meme Kanseri, Radyoterapi, 3BKRT, Pencil Beam,

Superposition, Convolution, Monte Carlo, Doz Algoritmasi



Abstract

Comparison of Treatment Plans Using Different Algorithms in Breast Cancer

Patients

Breast cancer is the most common cancer in women. While it is in the second or third
place in developed countries in the list of causes of death due to cancer, it i in the first
place in underdeveloped countries. Surgery, chemotherapy and radiotherapy are the
methods used in breast cancer treatment. Radiotherapy is often applied as an adjuvant
in breast cancer treatment to destroy possible microscopic cells after surgery. The aim
of this study is to compare of dose -calculation algorithms (Pencil-Beam,
Superposition, Convolution and Monte-Carlo) used for 3BCRT plans in left breast
cancer treatment in terms of surrounding the target structure and critical organ doses.
The utility of these dose calculation algorithms in clinical routine was also evaluated.
In the study, 3DCRT treatment plans of 10 patients diagnosed with left breast cancer
were created using four different dose calculation algorithms. Treatment plans were
created with 6 MV energy inner tangential and outer tangential beam fields. The
treatment dose was defined as 2 Gy / Fx per day for a total of 50 Gy. As a result of
the treatment plans, D 24, D 98%, Dmean and HI values for PTV, D 2%, D 9g%,

Vs, V10, V2o values for the lung from critical organs, D 20, D g%, V15 and Vas

values for the heart. are compared.

As a result of the obtained data, the Monte Carlo algorithm in terms of PTV D 2%, D
98% and Dmean doses and Convolution algorithm in terms of HI were found to be
statistically superior (p = 0.000, p = 0.000, p = 0.000 and p = 0.017, respectively).
Monte Carlo algorithm for D 2%, Vs values for lung, Pencil Beam and Convolution
algorithms for D g¢g%, and Pencil Beam algorithm for V19 and V2o values were found to
be statistically superior (respectively p = 0.000, p = 0.000, p = 0.000, p = 0.000 and p
=0.011). The Monte Carlo algorithm for the D 2% value of the heart, the Superposition
algorithm for the D 98% value, and the Pencil Beam algorithm for the V15 value were
found to be statistically superior. (p = 0.000, p = 0.001, p = 0.062, respectively)
According to these results, Monte Carlo algorithm is advantageous in terms of D 29,
D 98% and Dmean Values for PTV, D 2%, Vs values for lung, and D 2 fort he heart. It was
determined that the Pencil Beam algorithm was more advantageous in terms of D gge

, V1o and Voo values of the lung and Vis and V25 volumes for the heart, and the



Superposition algorithm was more advantageous in terms of Dogy dose of the heart, In
clinical practice, it would be appropriate to decide on the treatment planning system
and dose calculation algorithm to be used, considering the tumor location and critical

organ tolerance doses.

Keywords: Breast Cancer, Radiotherapy, 3BKRT, Pencil Beam, Superposition,

Convolution, Monte Carlo, Dose Algorithm
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1. Giris

Kadinlarda en sik goriilen kanser tiiri olan meme kanserinin tedavisinde
radyoterapi etkili bir tedavi yontemidir. Kanser tedavisinde biiyiik rol oynayan
radyoterapinin amaci, tedavi alanina regete dozunu verirken timor
komsulugundaki saglikli dokulart maksimum seviyede korumaktir. Etkili bir
tedavi uygulamak i¢in planlanan tedavinin dogrulugu biiyik Onem
tagimaktadir. Gelisen teknolojiyle bircok doz hesaplama algoritmasi
gelistirilmistir. Doz hesaplama algoritmalarinin dogrulugu, tedavi planlarinin
kalitesini belirlemektedir.

Insan viicudunda bulunan gesitli doku ve organlar farkli elektron yogunluguna,
kiitle yogunluguna ve atom numarasina sahiptir. Bu farklilik inhomojeniteye
sebep olur. Inhomojen yapilar, foton ve elektronlar1 iletilmesi ve
sogurulmasinda degisikliklere neden olur. Doz dagilimini etkileyen bu
degisiklikleri hesaplamak ve diizeltmek icin c¢esitli doz hesaplama
algoritmalar1 gelistirilmistir (Frass ve ark.,1998). Giliniimiizde kullanilan
algoritmalar diizeltme tabanli, model tabanli ve Monte Carlo (MC) olmak
lizere li¢ baslik altinda incelenebilir. Diizeltme tabanli algoritmalar standart
olgtim verileri ve diizeltme faktorlerini kullanarak doz hesabi yapmaktadir
(Atalay ve Durmus,2019). Ancak doku heterojenitesinin oldugu bdlgelerde
hedef hacim ve etrafinda hatali doz hesabina yol acabilmektedirler (ICRU,
2017; Lu, 2013). Model tabanli algoritmalar , fizik kurallarina gore radyasyon
ve parcacik etkilesimini, enerji salinimini, ikincil elektronlarim dagilimini,
sacgilan ve aktarilan enerjiyi hesaba katmaktadirlar. Monte Carlo algoritmasi
ise tedaviye dahil olan tiim parametreleri dikkate alarak hesap yapar. Diger
hesaplama algoritmalariyla kiyaslandiginda hesaplama zamaninin uzun olmasi
bir dezavantaj gibi goziikse de tedavi i¢in en dogru doz dagilimim yapar.
Akciger gibi inhomojen dokularin yilizeylerinde belirli sartlarda parcacik
dengesizligi meydana gelmektedir. Buna ragmen MC algoritmas1 hesaplama

dogrulugunda 6nemli bir basar1 saglamaktadir (Khan, 2010; Ma, 2008).



Bu calismada, Ege Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi kliniginde daha
once ti¢ boyutlu konformal radyoterapi (3BKRT) tedavi teknigiyle radyasyon tedavisi
almis sol meme kanseri tanili 10 hastanin bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri
goriintiileri kullanilarak Elekta Precise Plan 2.12 (Precise algoritmasi), Elekta X10 4.6
(Superposition ve Convolution algoritmalari) ve Elekta CMS-Monaco v3.2 (Monte
Carlo algoritmasi) tedavi planlama sistemlerinde 3BKRT planlart yapilmistir. Her bir
tedavi planlama sistemine (TPS) ait doz hesaplama algoritmasi, homojenite indeksi
(HI), hedef hacimlerin aldigi dozlar ve risk altindaki organ dozlar1 bakimindan
degerlendirilmistir. Elde edilen veriler yardimiyla meme kanseri tedavisinde klinik

kullanimda en uygun doz hesaplama algoritmasinin belirlenmesi hedeflenmistir.






2. Genel Bilgiler
2.1.  Meme Kanseri Anatomisi, Epidemiyolojisi ve Risk Faktorleri

2.1.1 Meme Anatomisi

Meme g6giis duvarina baglarla tutunmus, hem erkeklerde hem kadinlarda bulunan bir
organdir. Meme dokusu k&priiclik kemiginden baslayarak kaburga, sternum ve koltuk
alt1 bezlerine kadar uzanir. Memenin sekli yarim kiire veya koni seklinde olabilir ve
biyiikligi kisiden kisiye degisiklik gosterir. Memenin sekli ve biiyiikligii, kisinin

yasina ve hormonal etkenlerine baglidir.

Insanlarda meme dokusu meme bezleri, yag ve bag dokudan olusmaktadir (Ozmen
2011). Memede kas dokusu bulunmaz fakat g6giis duvarinda “pektoral” kasin tizerinde
yer alir. Meme bezleri sadece dogum sonrasi (postpartum) donemde fonksiyon
kazanir. Boylece yeni dogan bebegin beslenmesi i¢in siit salgilanir. Siit salgilandigi
zamanlarda meme agirligit 500 grami gecebilirken, siit salgilanmadigi zamanlarda

ortalama agirlig1 150-200 gramdir (Giira, 1982).

Meme 6n torasik duvarin yiizeyel fasyasinin igine yerlesmis ve erigskin kadinlarda
ikinci kostadan baglayarak altinci kostada son bulur. Memedeki parankim dokuda lenf
kanallar1 bulunur. Lenf kanallar1 nodlara (ganglion) agilir. Aksilla, supraklavikiiler ve
mammaria interna meme dokusunda bulunan ii¢ ayr1 lenf bezi grubudur. Aksilla;
koltuk altinda, supraklavikiiler lenf bezleri kopriiciik kemiginin st tarafinda ve

mammaria interna ise sternumun yaninda bulunur (Akbas Kaya, 2014).

Meme, tubuloalveolar tipte 15- 20 lob glandiiler dokudan olusur. Fibroz bag dokusu
loblar1 destekleyen bir ¢ergeve olustururken yag dokusu, loblar arasindaki boslugu
doldurur (Barsky, Grandishar, Recht ve Urist, 2009). Her lobun meme basina agilan
bir kanali vardir (Gilira, 1982). “Memenin apeksinde meme basin1 ¢evreleyen

pigmentli alana “areola” denmektedir (Ozmen ve ark.,2012).”



Kopricik kemigi
Kaburga

Kas

Bag dokusu
Yag dokusu —

Ibasl
Sut kanah

Siit bezi
Cilt

Sekil 1. Memenin sagital kesitinin anatomisi

2.1.2 Meme Kanseri Epidemiyolojisi ve Risk Faktorleri

Glinitimiizde kanser gibi bulasici olmayan hastaliklarin baglica sebepleri yasam
sliresinin uzamasi ve buna bagli olarak risk faktorlerine daha fazla maruz kalmaktir.
Arastirmalar kanserin diinyada en Onemli hastaliklardan biri oldugunu ve
epidemiyolojik bakis acgisiyla multifaktoriyel olmasi sebebiyle karmasik oldugunu
gostermistir. Her gecen yil kanser hastaliginda yeni vaka sayisi artmaktadir. En sik
goriilen kanserlerden biri olan meme kanserinin ve tim tlkelerde goriilme sikligi

yiiksektir (Ghoncheh, Pournamdar ve Salehiniya, 2016).

Meme kanseri genelde kadinlarda goriilen bir kanser tiiridiir. Diinya Saglik
Orgiitii’niin 2018 yilinda yaptig1 arastirmaya goére kadinlarda en sik goriilen ikinci
kanser tipi olarak bildirilmistir (Sekil 2). Meme dokusundan gelisen bir kanser tiirii

olan meme kanseri her 8 kadindan birinde goriilmektedir.



2018'deki Tahmini Yeni Vaka Say:si, Diinya Capinda, Tiim Kanserler, Kadinlar, Her Yastan

Meme
2088 849 (24.2%)

Diger Kanserler
3246 828 (37.7%)

Kolorektum
823303 (9.5%)

Mide

349947 (4.1%)
Korpus Uteri
382 069 (4.4%)

AKGS
725352 (8.4%)

Tiroid Serviks Uteri
436344 (5.1%) 569 847 (6.6%)

Toplam : 8 622 539

Sekil 2. Diinya Saglik Orgiitii Uluslararas1 Kanser Arastirma Ajansi’ndan alinmugtir.

Meme kanserinin gelismis iilkelerde goriilme sikligi daha yiiksek olmakla birlikte
daha az geligmis iilkelerde ise meme kanserinden 6liim daha fazladir. “Meme kanseri
insidans1 Dogu Afrika’da 100.000 kiside 19.4 iken, Bat1 Avrupa’da 100.000 kiside
89.7 arasinda degismektedir (Ghoncheh, Pournamdar ve Salehiniya, 2016).” Artmis
insidans diinyada meme kanseri prevalansinin daha da artmasina sebep olmustur. Cogu

tilkede meme kanseri kadinlarin ana 6liim sebepleri arasinda yer almaktadir.

Meme kanserinin etiyolojisi hizla degismektedir. Fakat giiniimiizde meme kanseri
sebebi olarak bilinen bazi etkenler vardir. Bunlar; kalitim, menopoz, ge¢ menars, gec
dogum, obezite, nulliparite (hi¢ dogum yapmamis olmak), yiiksek yagli diyet, oral
kontraseptifler ve dis Ostrojenler, yas, ¢evresel toksinler, alkol, sigara, radyografilere
maruz kalmadir. Bu sebeplere karsilik ¢ocuk sahibi olmak ve emzirmek, meme

kanserini 6nleyici faktorler arasinda yer almaktadir (J key ve ark.,2001).



2.2. MEME KANSERINDE TEDAVi YONTEMLERI

2.2.1. Meme Kanserinde Tedavi Yontemlerinin Tarihcesi

Meme kanseri Misirlilar tarafindan 3000 yil 6nce tanimlanmis bir hastaliktir.
Hastaligin bulunmasinin ardindan tedavisi ile ilgili gesitli ¢aligmalar yapilmistir.
Meme kanseri tedavisinde cerrahi bilinen en eski yontemdir. Teknolojinin
gelismesiyle birlikte hastalik hakkinda daha fazla bilgiye sahip olunmustur. Daha
sonralart meme kanseri sistemik bir hastalik olarak kabul edilmistir ve bu karamsar
donemi karakterize etmistir. Yirminci yiizyilda, meme kanseri biyolojisi hakkinda
bilgi artmaya baslamis ve bu durum meme kanserinin daha 6nce tahmin edilenden
daha karmasik bir hastalik oldugunun farkina varilmis ve su anda bulundugumuz
“gercekei ¢agin” kurulmasmna yol agmistir. Yirminci yiizyillda meme kanseri
tedavisinde radyoterapinin uygulanmaya baslandigi goriilmiistiir. Tibbi tedavi
“karanlik ¢aglarin” ilkel tedavi konseptlerinden yeni ve 6nemli bir tedavi araci olarak

ortaya ¢ikmaya baglamistir (Rayter ve Mansi, 2003).

2.2.1.1.Cerrahi

Meme kanserinin cerrahi tedavisinde yaygin olarak iki ameliyat tipi uygulanmaktadir.
Bunlar; Modifiye Radikal Mastektomi ve meme koruyucu cerrahidir (MKC). Eski
donemde erken evre meme kanseri (Evre | ve Il) tedavisinde standart operasyon
Modifiye Radikal mastektomiydi. Bu ameliyat koltukalti lenf nodiillerinin tamami
veya bir kismi ile birlikte tiim meme dokusu ¢ikarilmasidir. Pektoralis major kasi
yerinde birakilarak rekonsriiktif cerrahide daha iyi kozmetik sonuglar alinmasina
olanak saglanir (Ozen, 1994).

Erken evre meme kanserinde yirmi yila yakin izlemde, MKC ve radyoterapi ile MRM
sonucunda hasta ve hastaliksiz sag kalim yoniinden fark olmadig1 gosterilmesi ve uzun
donem takiplerinin yaymlanmasindan sonra arastirmacilar MKC’nin invaziv meme
kanserli kadinlar i¢in hayat kalitesini artiran uygun bir tedavi segenegi oldugu
konusunda daha emin hale gelmislerdir (Colak ve ark, 2008).

Meme koruyucu cerrahinin uygulanma oranlart merkezlere gore degisiklik

gostermektedir. Uygun hasta se¢imi, cerrahi sinir sorunu, optimal kozmetik sonucun



elde edilmesi ve adjuvan tedavilerin zamanlamasi ve se¢imi gibi konular bu hastalarda

onem teskil eder (Uras, 2006).

2.2.1.2.Kemoterapi

Kemoterapide verilen ilaclarla kanser hiicrelerinin biiylimesini durdurmak ya da
kanser hiicrelerini 6ldiirmek amacglanir. Onkolojik hastalara verilen bu ilaglara
kemoterapoétikler (antineoplastik ilaglar) denir.

Kemoterapinin amaci kanseri tamamen tedavi etmek (kiiratif) olabildigi gibi, kanserin
tam olarak tedavi edilemeyecegi durumlarda yasam kalitesini arttirmak ve yasam
sliresini uzatmak (kontrol) veya hastanin konforunu saglamak (palyatif) olabilir.
Kemoterapi tek basina uygulanabilecegi gibi radyokemoterapi (radyoterapi ile
birlikte), neoadjuvan kemoterapi (ameliyat oncesi timorii kiigiiltmek amagli) ya da
adjuvan kemoterapi (ameliyat sonrasi) seklinde de uygulanabilmektedir (Ozdelikara,
2013).

Erken evre meme kanserli hastalarda teshis esnasinda mikrometastatik olarak yayilmis
olan tiimor hiicrelerinin olabileceginin gosterilmesi ve primer lokal cerrahi ve
radyoterapiye sistemik kemoterapi ve hormonal tedavilerin eklenmesinin niiks riskini
azalttildiginin ve sag kalimi uzattiginin gosterilmesi meme kanserinde adjuvan

sistemik tedavilerin temelini olusturmustur (Turna, 2006).

2.1.1.3.Radyoterapi

Radyoterapi (RT), meme kanserinin tedavisinde cerrahi ve sistemik tedavi ile birlikte
tedavinin 6nemli bir modelini olusturmaktadir. Hastaligin evresine bagli olarak
radyoterapi lokal-bolgesel yineleme riskini azaltir, sag kalimi artirir ve semptom
palyasyonu saglar. Modern radyoterapinin en temel hedefi tiimor kontroliintin artirilip
yan etkilerinin minimuma indirilmesidir.

Meme kanserinin tedavisinde mastektomi sonrasi adjuvan radyoterapi yaygin olarak
uygulanmaktadir. Mastektomi sonrast adjuvan radyoterapinin lokal yinelemeleri
belirgin olarak azalttigi ve sag kalima katkisi pek c¢ok calisma ve metaanalizde
gosterilmistir. Glinlimiizde yaygin olarak kabul goéren yaklagim; T3 ve iizeri timor
evresinde ve/veya 4 ve lizeri aksiller lenf bezi metastaz1 varlifinda radyoterapi

uygulanmas1 seklindedir. Ancak genel yaklasim meme kanserinde prognostik



faktorlerin degerlendirilmesi ile uygun olgularin segilmesidir (Haydaroglu ve ark.,
2006).

Erken evre (Evre I ve II) meme kanserli olgular giintimiizde genellikle meme koruyucu
cerrahi nadiren ise mastektomi ile tedavi edilmektedirler. Randomize c¢alismalar
mastektomi ile meme koruyucu cerrahi ardindan RT uygulanan olgular arasinda
hastaliksiz sag kalim ve genel sag kalim agisindan fark olmadigin1 géstermistir (Bese,
2006).

Cerrahi sonras1 RT nin ge¢ baslanmasi lokal yineleme riskini arttirdigindan sistemik
kemoterapi uygulanmadigi durumlarda gecikmeden radyoterapiye baglanmalidir.
Sistemik kemoterapi uygulanacak olgularda ise radyoterapiye kemoterapi sonrasi
baslanabilir.

Mastektomi sonrast RT ve kemoterapi zamanlamasi ile ilgili yeterince veri
bulunmamakla birlikte genel yaklasim aksilla pozitif olgularda 6nce kemoterapinin
uygulanmasidir. Metastatik meme kanserli olgularda semptomlarin giderilmesinde RT
Oonemli bir aractir. Amag hastay1 rahatlatmak ya da fonksiyon kaybini diizeltmek veya
onlemektir. Kemik metastazli olgularda agr1 palyasyonu sagladigi gibi vertebral kolon
ya da femur boynu gibi yiik tasiyan kemiklerdeki metastazlarda patolojik fraktiir
riskini azaltir (Bese, 2006).

2.3. Meme Kanserinde Radyoterapi Uygulama Yontemleri

2.3.1. U¢ Boyutlu Konformal Radyoterapi (3BKRT)

3BKRT, bir tiimoriin ve yakinindaki risk altindaki dokularin ti¢ boyutlu goriintiilerini
olusturmak i¢in bilgisayarli tomografi (BT), magnetik rezonans goriintiileme (MR)
gibi ileri goriintiileme tekniklerini kullanan bir tedavi yontemidir. 3BKRT de “ileri
planlama” (forward planlama) diye adlandirilan bir planlama yontemi kullanilir.
Tedavi planlama agsamasinda {i¢ boyutlu goriintiilerin kullanilmasi bu tedavi teknigini

geleneksel yontemlerden ayirir.



3BKRT’de diger radyoterapi yontemlerinde oldugu gibi goriintiileme sistemlerinden
elde edilen hastanin hacimsel goriintiileri kullanilarak radyasyon onkologu tarafindan
hedef hacim ve kritik organlar belirlenir. Hedef hacim ve Kkritik organlar
konturlandiktan sonra literatiirdeki protokoller kullanilarak doz regetesi belirlenir.
Belirlenen hedef hacim protokollere uygun (%95 ile %105 izodoz diizeyinde) doz
alacak sekilde ¢ok yaprakli kolimatdrlerle (MLC) veya koruma bloklariyla sardirilarak
1s1k alanlar olusturulur. Boylece risk altindaki organlar da korunmus olur (Sekil 3).
Elde edilen tedavi plani, izodoz kontrolii ve doz hacim histogrami (DVH)

degerlendirilmesi yapilarak radyasyon onkologu tarafindan degerlendirilir.

Sekil 3. Konformal Alan (Hedef hacim her CT diliminde ana hatlariyla belirtilir ve ii¢
boyutlu bir birim olusturulur (beyaz), hacim MLC yapraklart ile sekillendirilir (mavi)).

2.3.2. Alan i¢inde Alan Teknigi (Field in Field-FIF Teknigi)

Alan i¢inde alan teknigi ana 1s1n alani sinirlari igerisinde olusturulan segment denilen
kiigiik 151n alanlar ile sicak doz noktalarinin MLC’ler yardimiyla kapatilarak homojen
doz dagilimmin saglanmasidir. Ayn1 zamanda “Yogunluk Ayarli Radyoterapi
(YART)” teknigine es degerdir. Asil amag, doz dagilimindaki sicak noktalari yok
etmektir (Sas-Korczyn, 2010). Bu teknikte wedge (kama filtre) ya da koruma blogu

kullanilmamaktadir.
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Planlama yapilirken uygun enerjiler secilerek tanjansiyel acik alanlar olusturulur.
Planlanan hedef hacmin (PTV’nin) en az %95’lik izodozu aldig1 doz dagilimi elde
edildikten sonra yiiksek doz bolgeleri MLC pozisyonlandirilmasiyla kapatilir (Sekil
4). Boylece yiiksek doz bolgeleri azalirken, diisiik doz bolgelerinde doz artis1 saglanir.

Sonug olarak daha homojen bir doz dagilimi elde edilmesini saglar.
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Sekil 4. Lumpektomili hastalarda sicak noktalar1 ortadan kaldirmak i¢in iki alan ve

bes alt alan.

2.3.3. Yogunluk Ayarh Radyoterapi (YART/IMRT)

Yogunluk ayarli radyoterapi (YART) ii¢ boyutlu konformal radyoterapinin gelismis
seklidir. Radyosensitif normal yapilara yakin i¢biikey veya karmasik sekillere sahip
hedef hacimler icin 6zel bir deger tasir. 3BKRT ile karsilastirildiginda her 1sinda
degisken radyasyon yogunlugu tiretir. Her 1s1n, her biri ayr1 bir yogunluk seviyesine
sahip ylizlerce kiiclik 151na boliinerek hedef hacim i¢in hassas bir sekillendirme saglar.
Boylece normal dokularin daha fazla korunmasina izin veren konformal bir doz

dagilimi elde edilir. 3BKRT nin aksine “ters planlama” (inverse planning) denilen
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yontem kullanir. 3BKRT ile karsilastirildiginda hedef hacim i¢in daha iyi bir doz
homojenitesi saglamasi ve normal dokularin daha iyi korunmasi avantaj saglarken,
tedavinin daha uzun siirmesi de bir dezavantajdir.

Yogunluk ayarli radyoterapi “step and shoot” ve “dynamic” olarak iki farkli yontemle
uygulanir. Step and shoot yonteminde segmentler MLC’ler ile olusturulduktan sonra
gantri ve kolimatdr agisi sabitlenir ve segmentler degiserek 1sinlama yapilir (Sekil 5).
“Dynamic” yontemde ise MLC’ler segmentleri olustururken 1sinlama yapilir (Sekil 6).

“Step and shoot” yonteminde oldugu gibi gantri ve kolimator agisi sabittir.

Sekil 5. Step and Shoot Yontemi
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Sekil 6. Dynamic Yontem

2.3.4. Volumetrik Ayarh Ark Tedavisi (VMAT)

VMAT, yogunluk ayarli radyoterapinin en geligsmis tiirii olan VMAT’ta “Step and
shoot” ve “dynamic” yontemlerden farkli olarak bu tedavide gantri de hareketlidir.
VMAT isinlama yonteminde gantri hasta etrafinda tekli ya da ¢oklu ark agilartyla
stirekli hareket halindedir. MLC’ler alan sekillendirmesi i¢in hareket halindeyken
gantri de eg zamanli olarak hareket halindedir. Diger YART tekniklerinde oldugu gibi
MLC’ler yardimiyla alanlar alt alanlara béliinerek yogunluk ayarlamasi yapilir.
VMAT tekniginde, tedavi siiresi planin kompleksligiyle iliskili olsa da gantri stirekli
hareket halinde oldugu i¢in diger tekniklere gore daha kisadir (Khan ve
Gibbons,2014).
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2.3.5. Helikal Tomoterapi

Helikal tomoterapi, yerlesik goriintileme kapasitesine sahip 6zel yogunluk
modiilasyonlu bir radyasyon tedavisi sistemidir (Mackie ve ark.,2004). Bilgisayarl
tomografi (BT) taramasina benzer sekilde hasta fan 1sin1yla isilanir (Sekil 7). Isin dar
bir yariga toplanir ve portal hasta etrafinda donerken 1s1n MLClerle modifiye edilir.

Helikal tomoterapide siirekli hareket eden bir gantri ve masa hareketi vardir. Bu tedavi
yontemi i¢in 6zel tasarlanmis kolimatorler mevcuttur. Ayni zamanda tedavi dogrulugu

igin tomografik goriintiiler elde ederek hasta igin en uygun tedavi elde edilir.

fan beam

couch

Sekil 7. Helikal tomoterapi iinitesinin sematik ¢izimi

2.4. Tedavi Hacimlerinin Tanimlanmasi

Radyoterapide tiimor i¢in en uygun 1511 ve toplam fraksiyon basina dozu se¢mek
onemlidir. Ayrica segilen 1511 en uygun teknikle tiimdr alanina ulastirmak ve timori
yapisal degisiklige ugratirken normal dokular1 korumakta baslica énem tasir. Bu
nedenle ICRU (The International Commission on Radiation Units and Measurements)
iki boyutlu tedavi planlamasinda, doz tanimlarinda belirsizligi yok eden ve duyarliliga
dayanan g¢esitleri hacimler tanimlamistir (Sekil 8). ICRU hacimler ile ilgili ilk
raporunu 1978’de (ICRU Rapor 29) diger bir raporunu ise 1993’te (ICRU Rapor 50)

yaymlamistir. Hacim kavramlarinin iyi bilinmesi radyasyon tedavisinde iy1 bir plan
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yapilabilmesi i¢in gereklidir. Hedef hacimler ve risk altindaki normal doku hacimleri
belirtilmeden bu hacimlerin almasi istenilen dozlar regetelenemez ve kaydedilemezler.
Bu nedenle planlama yapilmadan 6nce gerekli hacimler konturlanmalidir. ICRU 50,
62,71 ve 78, 83 (ICRU, 1993; 1999; 2004; 2007; 2010) raporlarinda tedavi planlamasi
ve raporlama siireglerinde kullanilmak {izere hem tiimér hem de normal dokularla
alakali hacim tanimlamalar1 yayinlanmistir (ICRU 83,2010). ICRU Rapor 50 ve ICRU
Rapor 62’de yayinlanan hacim kavramlari; Gross tiimor hacmi (Gross Tumor Volume,
GTV), klinik hedef hacim (Clinical Target Volume, CTV), planlanan hedef hacim
(Planning Target Volume, PTV), tedavi hacmi (Treated Volume), Isinlanan hacim
(Irradiated Volume), riskli organ (Organ at Risk), planlanan riskli organ hacmi
(Planning Organ at Risk Volume, PRV)’dir.

Isinlanan Hacim

Tedavi Edilmis Hacim
av)

Planlanan Headef
Hacim (PTV)

Klinik Hedef Hacmt
(CTV)
Tanimlanabilir Tomor
Hacm: (GTV)

Sekil 8. ICRU 83'e gére hacim tanimlamalar1

2.4.1. Gros Hedef Hacim (GTV)

GTV tiimoriin kendisi ve yeridir. Tanimlanabilir, sinirlart belirgin kitlenin bulundugu
ve malign bliylimenin timor hiicrelerinin en yogun olarak bulundugu bolgedir. Eger
timor ameliyat ile ¢ikarilmigsa GTV tanimlanamaz. (ICRU Rapor 50, ICRU Rapor
62, KHAN 1998). Diger durumlarda GTV nin genisligi farkli goriintiileme teknikleri
ile belirlenebilir.
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2.4.2. Klinik Hedef Hacim (CTV)

CTV tedavi icin uygun goriillen doku hacmidir. GTV ve subklinik malign hastalik
iceren dokuyu kapsar. CTV belirlenirken tiimoriin biyolojik 6zellikleri ve radyasyon

onkologunun klinik deneyimi énemlidir.

2.4.3. Planlanan Hedef Hacim (PTV)

PTV kavrami, ICRU Rapor 50'de (ICRU, 1993) tanitildiktan sonra ICRU Raporlari
62, 71 ve 78'de yeniden diizenlenmistir (ICRU, 1999; 2004; 2007). Organlarin hareketi
ve geometrik belirsizliklerin goz oniinde bulundurularak, 6ngoriilen absorbe edilen
dozun CTV'nin tiim boliimlerine verilmesini saglamak i¢in kullanilan geometrik bir
kavramdir. Ayrica absorbe doz regetesi ve raporlama i¢in de kullanilir (ICRU Rapor
83-2010). CTV igindeki biitiin dokularin regete dozunu alabilmesi i¢in CTV’den daha
biiyiik hacme sahip olmasi gerekiyor. Bu hacim belirlenirken hastanin kilo alip-verme

ihtimali, rektum-mesane dolulugu, hasta hareketleri goz oniinde bulundurulmalidir.

2.4.4. Tedavi Hacmi (TV)

Tedavi hacmi tedavi teknigine gore degisen genellikle hedef hacimin etrafinda ek

alanlar birakilarak belirlenen hacimdir. Radyasyon onkologu tarafindan belirlenir.

2.4.5. Ismlanan Hacim (1V)

Hedef dozun %50’sini veya daha fazlasini alan 1s1nlanan hacme denir. Daima 1sinlanan
hacimden daha biiyiiktiir. Bu hacim kullanilan tedavi teknigine goére degisiklik

gosterir.

2.4.6. Risk Altindaki Organlar (OAR)

Risk altindaki organlar tedavi sirasinda doza maruz kalmasi istenmeyen organlardir.
Bu organlar tedavi esnasinda dozdan etkilenme ihtimali olan normal dokularin
hepsidir. Bu dokularin tedavi planlamadan 6nce detayli bir sekilde konturlanmasi

gerekir.
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2.4.7. Planlanan Riskli Organ Hacmi (PRV)
Tedavi esnasinda OAR’da meydana gelebilecek pozisyon degisiklikleri géz oniinde

bulundurularak OAR ’lara marj eklenmelidir. Bu da PRV kavramini tanimlar.

2.5. Tedavi Planinin Degerlendirilmesi

Uzman radyoterapi fizik¢isi ya da dozimetrist tarafindan tedavi plani hazirlandiktan
sonra doz dagilimi radyasyon onkologu tarafindan degerlendirilir. Tedavi plani, belli
kriterlere gore degerlendirilir. izodoz egrileri, doz dagilim istatistikleri ve diferansiyel
ve kimiilatif DVH’ler plan degerlendirilmesinde radyasyon onkologu tarafindan
kullanilir. Ayrica homojenite indeksi (HI) ve konformite indeksi (CI) kavramlar1 da

plan degerlendirilmesinde sik¢a kullanilan terimlerdir.

2.5.1. Izodoz Egrileri

izodoz egrileri 1s1nlanan alanda esit dozlarin absorbe edildigi noktalarin birlesmesiyle
meydana gelir. Bu egrilerin bi¢imlenmesinde kaynak biiyiikliigii, filtre, alan
biiyiikliigii ve SSD (source skin distance-kaynak cilt mesafesi) gibi 151n parametreleri
onemli rol oynar. Doz dagilimi belirlenen hedef hacimde bir doz noktasina %100’e
normalize edilir. Hedef hacimin etrafin1 kaplayan ve es merkezdeki izodoz egrileri
plan degerlendirilirken goz oniinde bulundurulur. izodoz egrileri farkli kesitlerde
incelenerek plan degerlendirilmesine yardimci olur fakat plan degerlendirilmesi igin

tek basina yeterli degildir (Khan ve Gibbons,2014).

2.5.2. Doz Dagilim istatistikleri

Doz dagilim istatistikleri PTV ve diger konturlanan kritik organlar hakkinda nicel
bilgileri saglar. Her hacim i¢in o hacme ait doz matrisinden aldigi maksimum,
minimum ve ortalama doz gibi verilere erisebiliriz. Hedef hacmimiz i¢in dozun en az
%095°1 tarafindan 1s1mlanan hacim gibi verileri elde edebiliriz. Plan degerlendirmesi

icin 6nemli bir rol oynar.
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2.5.3. Doz-Voliim Histogramlari1 (DVH)

Doz voliim histogramlar1 izodoz egrileri gibi sadece yiiksek doz veya diisiik doz
bolgelerini gdstermenin yani sira voliimlerin anatomik konumlarini ve kapsamlarini
da gosterir (Khan ve Gibbons, 2014). DVH konturlanan yapilarin ne kadar doz
aldigiyla ilgili nicel bir bilgi saglarken ayn1 zamanda ilgili her anatomik yapinin doz
dagilimini tek bir egri halinde gosterir. Boylece tedavi plant degerlendirilirken iyi bir
parametredir fakat tek basina yeterli degildir. Direkt (diferansiyel) DVH ve kiimiilatif

(integral) DVH olmak tizere iki formu vardir.

2.5.3.1. Direkt DVH

Direkt DVH, tipik bir histogram goriintiisiindedir. Belirli bir dozu alan toplam hacim
dikkate alinan organ ya da tedavi hacmi i¢in bir doz aralig: ile karakterize edilen
toplam voksel sayisti ile belirlenir. Belirli bir dozu alan organin toplam hacmi ya da
tedavi alaninin toplam hacmi uygun doz b6élmesinde ¢izilir (Leonard ve Tepper, 2012).
Direkt DVH hedef hacim i¢in minimum ve maksimum dozu gosterirken dikkate alinan

yap1 i¢indeki dozdaki degisiklikler hakkinda bilgi saglar (Grafik 1).
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Grafik 1. (a) Hedef hacim ve (b) risk altindaki organ igin diferansiyel DVH 6rnegi
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2.5.3.2 Kiimiilatif DVH

Radyoterapide en yaygin olarak kullanilan DVH ¢esidi kiimiilatif DVH'dir (Grafik 2).
Kiimiilatif DVH dogrudan histogramu biitiinlestirir, boylece her zaman %100'de baslar
(organin %1000 en az 0 doz alir) ve maksimum dozda sona erer. Hedef hacim
icerisinde kalan %95'lik izodoz kiimiilatif DVH yardimiyla tanimlanan dozun
%95'inin lizerindeki tiim doz seviyeleri i¢in hedefe ait egrinin altinda kalan alan

hesaplanarak bulunur (Parker ve Patrocinio, 2005).
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Grafik 2. (a) Kiimiilatif DVH ve (b) Ideal kiimiilatif DVH

2.5.4. Homojenite indeksi (HI)

Homojenite indeksi radyoterapide tedavi plani analizi i¢in kullanilir. Hedef hacimdeki
doz homojenligini gosterir. HI hesaplanirken kullanilan degerler tedavi plani kalitesini
tayin etmek i¢in bir ongdrii saglarken, HI bir¢ok plan igerisinden en iyi tedavi planini
segmek konusunda yardimci olur. HI hesaplanirken kullanilacak literatiirde gesitli
formiiller bulunmakla birlikte 2010 yilinda yaymlanan ICRU-83 numarali raporda

onerilen homojenite indeksi formiilii en yaygin kullanilan halidir.

Dy, — Dy
HI = %2 %98

D50
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HI PTV’nin %2'lik dozu (D%2 = yaklasik maksimum absorbe doz) ve PTV’nin
%98’lik dozu (D%98 = yaklasik minimum absorbe doz) degerleri arasindaki farkin
PTV’nin yarisinin aldigr doza (D%50) oraniyla bulunur. HI degeri 0-1 arasinda
olmalidir ve bu deger sifira ne kadar yakinsa doz homojenitesinin o kadar iyi oldugu

goriiliir.

3. Gere¢ ve Yontem

Bu calisma Ekim 2018 — Temmuz 2019 tarihleri arasinda Ege Universitesi Tip
Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda gergeklestirilmistir.
Calismamizda, toplamda 10 meme kanseri tanili hastanin BT goriintiileri kullanilarak
3BKRT planlan farkli tedavi planlama sistemleri kullanilarak olusturulmustur. Bu
tedavi planlar1 sonucunda elde edilen veriler kritik organ dozlar1 géz Oniinde
bulundurularak karsilastiriimistir.

Calismamizda kullanilan geregler; Toshiba Asteion Marka BT Simiilator, Elekta
Marka Precise Model Lineer Hizlandirici, Focal Pro Konturlama Bilgisayari, Precise
Tedavi Planlama Sistemi, XIO Tedavi Planlama Sistemi ve Monaco 3.3 Tedavi

Planlama Sistemi’dir.

3.1. Bilgisayarh Tomografi (BT)

BT X-15m1 kullanilarak dijital rekonstriiksiyon ile goriintli iireten bir goriintiileme
cihazidir. ik defa 1940 yilinda Gabriel Frank bugiiniin bilgisayarli tomografisinin
temel fikrini agiklamistir. Ardindan yillarca cesitli bilim insanlar1 tarafindan bu fikir
lizerine ¢alismalar devam etmistir. 1967 yilinda Ingiltere’de Godfrey N. Hounsfield
tarafindan ilk klinik BT tarayicisinin gelisimi baglamistir. Hounsfield daha 6nce BT yi
gelistirmek {lizere ¢aligmalar1 bulunan Allan M. Cormack’tan bagimsiz olarak, ¢esitli
Oriintii tanima tekniklerini arastirirken, viicudun farkli yonlerinden alinan x-1$1n1

Olglimlerinin, igyapinin rekonstriiksiyonuna izin verecegini gormiistiir (Hsieh, 2009).

"Tomografi" kelimesinin kokeni Yunanca’dan gelmektedir. “Tomos” kelimesi "dilim"
veya "bolim" anlamina gelirken "graphe" kelimesi "¢izim" anlamina gelmektedir. BT
goriintlileme sistemi ¢esitli tanisal ve terapotik amaclar icin viicudun enine kesit

goriintlilerini tretir. Geleneksel rontgende kullanilan sabit rontgen tiiplinden farklh
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olarak gantri adi verilen donut seklindeki bir yapinin dairesel acikliginin etrafinda

donen motorlu bir rontgen kaynagi kullanir (Sekil 9).

BT taramasi esnasinda hasta motorize bir masaya yatirilir. Masa goriintiileme
sistemindeki dairesel agikliktan gegirilir. Hasta BT goriintiileme sisteminden gecerken
dairesel acikligin igerisindeki x-151n1 kaynagi gantri ile birlikte doner. X-1g1n1 kaynagi
hastanin bir boliimiinii 1sinlamak igin x-151m1 {retir. X-1s1m1 tliptiniin tam karsisinda
bulunan dedektorler sayesinde hastanin viicudundan ¢ikan x-i1sinlar1 kullanilarak
hastanin kesitsel goriintiisii elde edilir. Bu iiretilen x-151n1 dar bir fan seklindedir ve
kalinligi 1-10 mm arasinda degisebilmektedir. Bazi BT’lerde hastanin vaskiiler
yapisinin daha rahat gorsellestirilebilmesi i¢in konstrast madde kullanilabilir. Bir tam
doniis esnasinda bircok farkli anlik goriintii elde edilir. I¢ organlarin ve dokulari elde
edilen goriintiileri enine kesitler halinde yeniden yapilandirmak igin bilgisayara

gonderilir.

© X- Isim T&

\

Sekil 9. Bir BT {iinitesinin Goriintii Almasinin Sematik Gdsterimi

Calismamizda Ege Universitesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi béliimiine ait
"Toshiba Asteion™ marka "TSX-021B" model BT simiilator kullanilmistir (Sekil 10).
24 W’lik 151n ¢ikis kapasitesine sahip olan bu cihazla 1-10 mm kesit kalinliginda
gorintiiler elde edilebilmektedir. Hasta goriintiileri 120 kV enerji ve 200 mA akim
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degeriyle elde edilir. Viicutta istenilen bolgeye ait transvers goriintiiler genis bir

diagnostik kapasiteyle elde edilebilir.

[/ r—

- —

Sekil 10. Toshiba Asteion Marka BT

Calismamizda 10 meme kanserli hastaya ait goriintiiler 3 mm’lik kesit kalinlig
kullanilarak cekilmistir. Hastalar supin (sirt {istii) pozisyonda meme sabitleyicisi
tizerine yatirilmistir. Tedavi sirasinda hasta pozisyonunun sabit kalmasi ve hasta

konforunun saglanabilmesi igin kullanilan meme sabitleyici kullanilmistir (Sekil 11).
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Sekil 11. Meme Sabitleyici

3.2 Focal Konturlama Bilgisayari

Calismamizda hedef ve OAR konturlama islemi i¢in “Focal Pro 4.80.02” konturlama
bilgisayar1 kullanilmistir. BT den gelen goriintiiler focal konturlama bilgisayarina
yiiklendikten sonra riskli organlar, PTV ve CTV gerekli protokoller izlenerek
radyasyon onkologu tarafindan konturlanmistir. Kalp ve akciger riskli organlar olarak

tanimlanmaistir.

3.3. Tedavi Planlama Sistemleri (TPS)
3.3.1. Efektif Atom Numarasi, Elektron Yogunlugu ve Hounsfield Unitesi

3.3.1.1 Efektif Atom Numarasi

Efektif atom numarasi radyasyonun etkilesime girdigi hedef hakkinda bilgi sahibi
olmamiza yardimci olan bir parametredir. Birden fazla elemente sahip malzemelerin
tek bir atom numarasiyla gosterilmesinden ortaya ¢ikmistir. Yapilan birgok ¢alisma
sonucu bu malzemeler i¢in efektif atom numarasinin hesaplanabildigi formiiller elde
edilmistir. Malzeme igerisindeki her bir bilesenin agirliksal yiizdeleri ve malzemedeki
element sayis1 kullanilarak efektif atom numarasi elde edilebilir. Fakat yapilan
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caligmalar sonucu efektif atom numarasinin tek bir sayr ile ifade edilemeyecegi

goriilmiistiir (Singh ve ark.,2014).

3.3.1.2. Elektron Yogunlugu

Radyoterapide tedavi edilen hacimde doz dagiliminin dogru hesaplanmasi esastir. Bir
cok faktoriin doz dagilimi iizerinde etkisi vardir. Hasta viicudunun heterojenligi de
bunlardan bir tanesidir. Bu nedenle hasta viicudunu karakterize eden veri
hesaplamalari i¢in BT nin rolii 6nemlidir. BT goriintiileri radyasyonun zayiflamasiyla
ilgili bilgi verdigi i¢in hastanin dokulari Hounsfield Unit (HU) birimleriyle BT
numarast seklinde ifade edilir. Radyoterapide doz dagilimi dokularin elektron
yogunlugu bilgisine dayanarak yapilabilecegi bilinmektedir. Tedavi planlama
sistemleri genellikle HU degerlerini suya normalize edilmis elektron yogunluguna
donistiirtir. Elektron yogunlugunun gostergesi elektronun molekiiler boyutu hakkinda

bilgi verir (Skrzynski ve ark, 2010).

3.3.1.3. Hounsfield Unitesi

HU admi 1979°da BT bulusunda yer alan Sir Godfrey Hounsfield'den almstir.
Hounsfield birimleri BT taramasinda BT numaralarini standart ve uygun bir bigimde
ifade etmek i¢in evrensel olarak kullanilan boyutsuz bir birimdir. Hounsfield birimleri
hava ve suyun katsayilarmma dayanan dogrusal doniigiimle elde edilir. Dogrusal
dontisiim hounsfield 6lgegi iiretir ve bu 6lgek gri tonlar olarak goriintiilenir (Sekil 12).
Daha fazla x-1gin1 emilimi oldugunda parlak bir goriintii ortaya ¢ikar. Bunun anlami
dokunun daha yogun oldugudur ve pozitif deger alir. Eger X-151n1 emilimi daha azsa
goriintii karanlik goziikiir ve negatif deger alir. BT goriintiileri -1024 ile 3071 arasinda
degerler depolayabilen 12 bit goriintiiler kullanilir. Bu goriintiilerin nasil kullanilacagi

belirli pencere ve diizey degerlerinin uygulanmasiyla belirlenir (Broder ve ark.,2011).
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Sekil 12. Farkli Hounsfield Unitesi Degerleri

3.3.2. Tedavi Planlama Sistemleri Cesitleri

Tedavi planlama sistemleri radyoterapide ¢ok onemli bir rol oynamaktadir. Tedavi
planlama sistemleri hastalarin goriintiileri TPS’e yiiklendikten sonra BT goriintiilerine
ait hounsfield unit numaralarini1 kullanarak gercege en yakin doz dagilimini elde
etmemize olanak saglarlar. Bunu yaparken HU ve elektron yogunlugu arasindaki
iligkiyi belirlememizi saglayan kalibrasyon egrisini (BT-ED egrisi) kullanirlar. Daha
sonra tiimorler ve kritik organlar belirlenerek radyasyonun hastaya nasil iletilecegine
dair bir plan gelistirilir. TPS sayesinde 151n sekilleri olusturulur ve tiimor gereken
tedavi dozunu alir. Tedavi planlama sistemlerinde kullanilan yazilimlar kullanilan
1sinlarin rotasinda karsilasti§i doku cgesitlerinin doz dagilimini da hesaplar. Bu doz
dagilimda bir¢ok parametre etkilidir. Her doku tipinin enerji seviyesi penetrasyonu
farklidir. Bu farkliliklarin ortaya ¢ikaracagi sonuglar elde etmemizi saglar. Ayrica bu
sistemler tedavi plan1 hazirlanirken 1silarin konumlandirilmasinda yardimci oldugu

icin tiimor etrafindaki kritik organlarin korunmasinda etkilidir.

3.3.2.1. Precise Plan Tedavi Planlama Sistemi

Calismamizda 10 Meme Ca tanili hastanin 3BKRT tedavi planinin hazirlanmasi i¢in

Ege Universitesi Radyasyon Onkolojisi Boliimii’nde bulunan “Pencil Beam”
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algoritmasin1 kullanarak hesaplama yapan Precise Plan 2.12 TPS kullanilmistir.
Precise Plan hastalara ait BT goriintiilerini kullanarak 3BKRT ve YART tedavilerinin
planlanmasina olanak saglar. Linux isletim sistemi ile ¢alisan Precise Plan, foton
1sinlarinin doz hesaplamasinda “Full Area Integration” algoritmasini kullanirken,
elektron doz hesaplamalari i¢in “Hogstrom’s Pencil Beam”, YART i¢in “Aperture
Based Inverse Planning” algoritmasini kullanir. Fakat “Pencil Beam™ algoritmasinin
hesabmin kisa siirmesi sebebiyle foton isinlarinin doz hesaplamasinda da ayni

algoritma kullanilir.

3.3.2.2. XI1O Tedavi Planlama Sistemi

XIO birden fazla algoritma kullanarak hem foton ve elektron hem de YART tedavi
planlarinin yapilmasina olanak saglayan bir planlama sistemidir. Calismamizda Ege
Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda bulunan
“Superposition” ve “Convolution” doz hesaplama algoritmalar1 ile ¢alisan XIO 4.6

Tedavi Planlama Sistemi kullanilmistir.

3.3.2.3. Monaco Tedavi Planlama Sistemi

Radyoterapide tedavi planlamasi i¢in kullanilan doz hesaplama algoritmalarinin
dogrulugu giderek artmistir. Giintimiizde Monte Carlo yonteminin % 2-3 oraninda bir
dogruluk saglayabilen Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi tedavi planlama
yaziliminda uygulanmaktadir. Monaco tedavi planlama sistemi “Monte Carlo” doz
hesaplama algoritmasini kullanan bir tedavi planlama sistemidir. Calismamizda Ege
Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda bulunan CMS-

Monaco v.3.2 tedavi planlama sistemi kullanilmistir.

3.3.3. Radyoterapi Tedavi Planlamalarinda Kullanilan Algoritmalar

Radyasyon tedavisinin asil amaci tiimor igin belirlenen tedavi dozunu tam olarak
tiimore iletirken kritik yapilarin en az dozu almasimi saglamaktir. Radyasyon dozu
dogrulugu tedavi kalitesini etkilerken, radyasyon dozunun hesaplanma hizi klinik
isleyisi dogrudan etkiler. Bu yiizden radyasyon dozunun hesaplamasinda etkili olan

tedavi planlama sistemi 6nemlidir. Bir tlimoriin 6ngoriilen tedavi dozunu aldigindan
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emin olmak i¢in radyasyonu iletmekte kullanilan tedavi planlama sisteminde ¢esitli
parametrelerle karakterize edilen radyasyon isinlarini yoneterek doz hesaplamasi
yapilmasi gerekir. Tedavi planlamas1 hastanin goriintiilerini kullanarak gercek tedaviyi
simiile etmek i¢in bilgisayar yazilimi ile gergeklestirilir. Tedavi planlama
sistemlerinde kullanilan algoritmalarin gelisimi 1950’lerden sonra hizlanmistir.
Gelisen doz hesaplama algoritmalarindaki mekanizmalar1 diizeltmeye dayali, modele
dayali ve ilkeye dayali olmak iizere ii¢ ana grupta inceleyebiliriz. Bizim kullandigimiz
doz hesaplama algoritmalari modele dayali algoritmalardir. (James Kanser Hastanesi,
2013)

3.3.3.1. Pencil Beam Algoritmasi

"Pencil Beam" algoritmasi sudaki sonsuz derecede dar mono-enerjik foton 1gininin {ig
boyutlu doz dagilimini tanimlayan doz hesaplama teknigidir. Hastaya ¢arpan herhangi
bir foton 1s1m1nin ¢ok sayida daha kiigiik ve dar 1sinin bir kiimesi oldugunu varsayar.
Bu 1sinlarin her biri sahip olduklar1 eksen 1sinlarina bir miktar doz birakirlar. Bu
algoritmanin diizeni ve agirligi tanimlayan sey alan sekillendiricilerdir. Hasta
tizerindeki giris noktasindaki birincil foton yogunlugunu ayrica elektron

kontaminasyonu bu agirliklandirmayi igerir (Carolan, 2010).

3.3.3.2. Convolution ve Superposition Algoritmalari

Son 20 yildir gelisme asamasinda olan Convolution-Superposition model tabanli bir
doz hesaplama metodudur. Tedavi planlama sistemlerinde Convolution-Superposition
doz hesaplama metodu en yaygin kullanilan yontemdir. Bu metod foton 1ginlarinin doz
iletimindeki indirekt davranisinin modellenmesiyle baglamistir. Primer fotonlar,
sacilan fotonlar ve harekete gecen elektronlar bu modelde ayr1 ayr etkilesir

(Zubaroglu 2010, s.12).

3.3.3.3.  Monte Carlo Algoritmasi

Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi teorik olarak en eksiksiz olan yontemdir. Bu
yontem temel fizik kanunlarmi dikkate alarak bireysel parcaciklarin radyasyon

tagimasin1 ve enerji birikimini simiile eder. Fotonlarin ve pargaciklarin bireysel
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etkilesimlerinin olasilik dagilimlarini belirlemek i¢in temel fizik yasalarimi kullanir
(Khan ve Gibbons, 2014). Buna ek olarak orta ara yiizlerde ve doku heterojenliklerinde
elekronik dengesizligini ve bir hastanin dis, kemik, metal protez gibi yogun

materyallerinde partikiil geri sagilmasini hesaba katan tek yontemdir (Speer ve

ark.,2013).

3.4. Lineer Hizlandiricilar

Lineer hizlandiricinin amaci tedavi i¢in gerekli olan yiiksek enerjili elektron ve fotonu
tretmektir (Khan ve Gibbons, 2014). Lineer hizlandiricilar elektron gibi yiikli
parcaciklar1 yiiksek frekansh elektromanyetik dalgalar sayesinde hizlandirarak
pargaciga yliksek enerji kazandirirlar. Lineer tiipte enerji kazanan elektron tedavi i¢in
kullanilabilir ya da bir hedefe carptirilarak x-151m1 elde edilebilir. Yiiksek enerjili
elektron iginlartyla derinligi 50 mm’den az olan yiizeysel timorler tedavi edilebilirken
elde edilen x-1ginlariyla da derin yerlesimli tiimorler tedavi edilir. Elektronlar igin
terapotik enerji araligi1 4 MeV ile 22 MeV dir. Fotonlar i¢in ise terapdtik enerji araligi
4 MV ile 25 MV dir. Foton 1s1nlar1 genellikle zit ¢ift kombinasyonlarla kullanilir. Bu
kombinasyonlar nispeten diisiik cilt dozlariyla ¢ok yiiksek tiimor dozlari olusturur
(Thwaites ve Tuohy, 2006).

Cihazin ¢aligma prensibi; elektronlarin koparilmasi ve mikrodalganin olusturulmasi,
dalga kilavuzu i¢inde kontrolii ve kolimatorde sekillendirilmesi olarak ii¢ kistmdan

olusur.

3.4.1. Elektronun Koparilmasi ve Mikrodalganin Uretilmesi

Cihazda alternatif akima (AC) cevrilen voltaj trafo araciligi ile yiikseltilerek
‘modiilator’ denen cihazin farkli boliimiine gonderilir. Modiilatoriin yaninda bulunan
600V dogru akim (DC) kondansatdrleri var olan enerjiyi depolamak igin kullanilir. Bu
depolanan enerji cihazdan ¢ikacak 1smin enerjisine gore farkli kademelere
dontstiiriiliir ve tayratron(thyratron) denen anahtarlama elemani iizerinden periyodik
darbelerle es zamanli olarak elektron tabancasina ve mikrodalga iiretecine gonderilir.
Mikrodalga fireticisi olarak magnetron veya klystron kullanilir. Olusturulan
mikrodalgalarin frekans1 yaklasik olarak 3000 MHz’dir. Mikrodalgalarin kullanim

amaci dalga kilavuzu igerisinde elektron demetlerinin hizini arttirmaktir. Es zamanlh
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olarak elektron tabancasindan koparilan elektronlar da dalga kilavuzuna yonlendirilir.
Mikrodalgaya modiile edilen elektron demetlerinin hiz1 0.4 ¢’ye (c: 151k hizi) kadar
cikar (Sekil 13). 18 MV foton 1s1m1 ve daha yiiksek enerji ¢ikisi i¢in mikrodalga
Ureticisinin  giici yetersiz kalacagindan lineer hizlandiricilarda olusturulan

mikrodalgalar tekrar dahil edilerek sisteme katkist saglanir.

HIZLANDIRICI TUP
ELEKTRON 6 R U
TABANCASI | RAER I ERY TEDAVI BOLGESI
DALGA KILAVUZU SAPTIRICI MIKNATIS

v

TEDAVi BOLGESI

MAGNETRON
MODULATOR YA DA
KLYSTRON

cuc
SAGLAYICI

Sekil 13. Lineer Hizlandirict Semasi 1

3.4.2. Isimin Kontrolii

Dalga kilavuzu igerisine yonlendirilen elektronlar mikrodalgaya modiile edildikten
sonra hizlandirilir. Elektronlarin herhangi bir partikiile carpip hizinin ve yoniiniin
degismesi ihtimaline kars1 kilavuzun igi siirekli olarak iyon pompalar1 yardimiyla
vakumlu tutulur. Dalga kilavuzu i¢inde elektron demetlerinin kilavuzun iginde dagilip
enerji kaybetmesinin Oniine ge¢gmek i¢in dalga kilavuzu etrafinda bulunan odaklama
bobinleri 1s1n demetinin ¢apini kiiciiltiirken yonlendirme bobinleri demetin dalga
kilavuzunun merkezinde kalmasini saglar. Bu sayede elektronlar herhangi bir enerji
kaybina ugramadan kilavuzunun sonuna kadar gelerek vakumlu alandan ayrilir. Ugus
tiipline gelen elektronlar biikkme bobinleri sayesinde 112° veya 270° derece biikiilerek
hedefe carptirilir. Eger tedavi elektron ile yapilacaksa elektronlar hedefin nikel
kismiyla tepkimeye girmeden yoluna devam eder. X-igin1 tedavisi i¢in kullanilacaksa

tungsten olan boliime ¢arptirilarak x-1s1m1 tiretilir. Hedef suyla sogutulmakta ve gelen
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elektronlarin ¢ogunu sogurmast i¢in yeterince kalin olmalidir. Bremsstrahlung
olayinda elektron enerjisi X-isininin enerji spektrumuna doniismekte ve X-isininin

maksimum enerjisi gelen elektronun enerjisine esittir.

3.4.3. Isimin Sekillendirilmesi

Hedeften ¢ikan 151n tedavide kullanilmadan once tedavi alaninin sekline ve derinligine
uygun olarak sekillendirilmesi gerekir. Bu siirecte 151n sirast ile birinci sagilma filtresi,
birinci kolimator, ikinci diizlestirici filtre, iyon odasi, wedge, ¢ok yaprakli kolimator
ve diyaframlarda cesitli islemlere ugrayarak; son seklini alir ve hastaya uygulanir
(Sekil 15).

Birinci sacilma filtresine gelen 1sin enerjinin sekline ve seviyesine gore alt1 farkh
porttan herhangi birisinden geger. Bu alt1 portu bulunan bu yapinin bes portu elektron
tedavisi igin bir portu ise foton tedavisi i¢in kullanilir. Birinci kolimator ¢ikan 1sina
koni sekli vermek i¢in kullanilir. Bu yapmin da iki farkli portu bulunur. 18 MV ve
daha diisiik enerjiler i¢in filtre etkisi uygulamayan port kullanilirken 25 MV ig¢in ikinci
port sisteme giris yaparak filtre etkisi yaratir. Ikinci filtre olarak da adlandirilan
diizlestirici filtre ise 1511n homojen bir yapiya gelmesini saglar. Iyon odasi ¢ikan
dozun &l¢iimiinii yapar. ki farkli odas: bulunur. Bu iki oda birbirinden bagimsiz
calisarak olgiim yapar. Uggen bir yapiya sahip olan wedge 151na belli bir ag1 da egim
verilmesini saglar. Kat1 ve sanal olarak ikiye ayrilir. Istenen ag1 wedge’nin sistem
icinde belli siirelerde tutulmasi ile saglanir. Cok Yaprakli Kolimatér (CYK) tiimore
gore alan sekillendirmesinde ve riskli organlarin korunmasinda hizli ve esnek bir
uygulama sunmaktadir. Cok Yaprakli Kolimatér ¢ok sayida yaprak olarak adlandirilan
kolimatdr blogundan olugmaktadir (Sekil 14). Alan sekillendirme islemi bilgisayar
kontrolii ile otomatik olarak yapilir. CYK sayesinde foton demetleri i¢in diisiik bir
gecirgenlik elde edilmektedir. Diyaframlar 1sin sinirlama tertibatinin en alt kisminda
bulunur. Y ekseninde iki, X ekseninde iki olmak iizere toplam dort adet diyafram
bulunur. Kursun malzemesinden yapilan diyaframlarin X ekseninde bulunanlarin
kalinlig1 30 mm iken Y ekseninde bulunanlarin kalinlig1 78 mm’dir. A¢ilan alana gore
sekil alan diyaframlar saglikli dokularin 1sindan etkilenmesini engellemek igin
kullanilir. Son olarak elektron tedavisinde kullanilan aplikatorler alan agilmak i¢in
kullanilir. Takilan aplikatér numarasina gore diyaframlar sekil alir. Ismin

sekillendirildikten sonra hastaya uygulanir.
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Sekil 14. CYK’ {in iistten goriiniimii

Kolimator
Sistemi

Vedge

. Diyaframiar

> hedef
P> Birinci Sacilma Filtresi

A

> Birinci Kolimatér ism
B oo Siniriama
P Ikinci Duzlegtirici filtre Tertibati

- iyon odasi

Sekil 15. Lineer Hizlandirici Semasi 2

Calismamizda Ege Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dali’nda bulunan “’Elekta’ marka “Precise’” model lineer hizlandirict
cihazi kullanilmistir (Sekil 16). Kullanilan bu lineer hizlandirici cihazinda 6-18 MV
foton ile 6-9-12-15 MeV elektron enerjileri bulunmaktadir. 80 adet ¢ift yaprakh
kolimator (CYK) sistemine sahip olup yapraklar 1 cm genisligindedir. Bu cihazda
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3BKRT ve YART teknikleriyle hasta tedavi edilebilmektedir. Calismamizda hastalara
3BKRT planlanmistir. Tedavi i¢in 6 ve 18 MV foton enerjileri kullanilmistir.

Sekil 16. Elekta-Synergy Lineer Hizlandirict

3.5. Hasta Secimi ve Tedavi Voliimlerinin Tanimlanmasi

Calismamizda, Ege Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’nda sol meme kanseri tanisiyla tedavi gormiis 10 hastanin verileri kullanilmistir.
BT simiilatorde elde edilen hasta goriintiileri “Focal Pro 4.80.02” konturlama
bilgisayarina yliklenerek her hasta icin tedavi alan1 ve kritik yapilar radyasyon
onkologu tarafindan konturlanmistir. Hasta goriintiileri kullanilarak hedef hacim
belirlenmis ve meme dokusu klinik tiimor hacmi olarak belirlenmistir. CTV’ye 1 cm
PTV marj1 ve 0,3 cm cilt marj1 verilerek PTV olusturulmustur. Buna ek olarak kalp ve

akciger de riskli organlar olarak tanimlanarak konturlanmistir.
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3.6. Homojenite indeks (HI) Hesaplamasi

Calisgmamizda PTV ve kritik organlarin aldig1 dozlarin karsilagtirilmasinin yani sira
tedavi kalitesini belirlemek igin HI hesaplanmistir. HI hesaplarken Sekil 17’deki

formiil kullanilmastir.

D2 = PTV hacminin %2’sinin aldig1 doz
Dwgg = PTV hacminin %98’nin aldig1 doz

~ D%2 — D%98
 D%50

Dyso = PTV hacminin %50’sinin aldig1 doz

Sekil 17. Homojenite Indeks Hesaplama Formiilii

Yapilan hesaplamalar sonucunda bulunan HI degerleri 0’a ne kadar yakinsa doz

dagilimi o kadar homojen olur.

3.7. Tedavi Planlarinin Yapilmasi

PTV ve kritik organlar konturlandiktan sonra Precise Plan 2.12 TPS’de meme
anatomisinde 6 MV enerji kullanarak i¢ ve dis tanjansiyel 151n sahalar1 olusturularak
tedavi planlamasi yapilmigtir. Doz konformitesini artirmak igin herhangi bir islem
yapilmaksizin 1s1n alanlari sekillendirilmeden PTV’ye 0,5 cm marj verilerek MLC’ler
konumlandirilmistir. PTV’ye sadece agik alandan doz verilmistir. Hedefe 2 Gy/Fx ile
25 fraksiyonda toplam 50 Gy doz verilecek sekilde tedavi plani tamamlanmistir.
Transvers, sagittal ve koronal kesit goriintiileri Sekil 18’de, DVH goriintiisii Sekil

19°da gosterilmistir.
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Sekil 18. Precise Plan’da Bir Hastaya ait sirastyla Transvers,Sagittal ve Koronal

Kesit Goruintileri
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Sekil 19. Precise Plan’da Hazirlanan bir Tedavi Planinin DVH Goériintiisii

Ayni enerji, ayn1t mekanik parametre degerleri (gantri agis1, kolimator agisi, masa agisi,
MLC pozisyonlari, jaw pozisyonlar1) ve aynt MU’lar kullanilarak XI1O 4.6 Tedavi
Planlama Sistemi’nde tedavi planlari hazirlanmigtir. XIO’da bulunan iki farkli doz
hesaplama algoritmasi i¢in ayri ayrt hesaplama yapilmistir. Superposition doz

hesaplama algoritmasi kullanilarak yapilan tedavi planina ait goriintii Sekil 20°de,
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Convolution doz hesaplama algoritmasi kullanilarak yapilan tedavi planina ait goriintii

ise Sekil 21°de gosterilmektedir.

fPOD

() auexta

Sekil 20. XIO’da Superposition Doz Hesaplama Algoritmasi Kullanilarak Yapilan

Tedavi Plam

() ELEKTA

Sekil 21. XIO’da Convolution Doz Hesaplama Algoritmast Kullanilarak Yapilan

Tedavi Plani
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Ege Universitesi Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali’nda bulunan
CMS-Monaco v3.2 planlama sistemi kullanilarak Monte-Carlo doz hesaplama
algoritmasinda ayni1 hastalara ait 3BKRT planlar1 yapilmistir. Mevcut Monaco tedavi
planlama sistemimizin versiyonunda sadece VMAT/YART tedavileri yapilabildigi
i¢cin 3BKRT i¢in QA mod kullanilmistir. QA modda hazirlanan planda X10 planlama
sisteminde oldugu gibi ayn1 enerji, ayni mekanik degerler ve ayn1t MU’lar kullanilmis
olup tedavi planlar1 olusturulmustur. Monaco’da Monte Carlo Algoritmasinda QA

modda hazirlanan planin goriintiisii Sekil 22°de gdsterilmistir.

Sekil 22. Monaco’da Monte Carlo Algoritmasinda QA modda hazirlanan Planin

Goruntusi
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Sekil 23. Monaco’da Monte Carlo Algoritmasinda QA modda hazirlanan Planin
DRR Gortintiisii

3.8. Verilerin Analizi

Hastalara ait tedavi planlarinin doz verileri “Statistical Package for the Social
Sciences” (SPSS) PASW Statistics 18.0 programina aktarilmistir. 10 hastada Pencil
Beam, Convolution, Superposition ve Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi
kullanilarak elde edilen verileri karsilastirmak icin “Friedman testi” kullanilmistir.
Tanimlayici analiz uygulanarak dort farkli doz hesaplama algoritmasinda hesaplanan
tedavi planlarma ait doz wverileri arasindaki farklar %95 giliven araligi iginde

degerlendirildi. p<0,05 degerleri anlamli kabul edildi.

4. Bulgular

Calismada, meme kanseri tanili 10 hastanin 3BKRT planlari ti¢ farkli tedavi planlama
sistemi ve dort farkl1 doz hesaplama algoritmasi kullanilarak yapilmistir. Planlanan bu
tedaviler hedef hacmin ve riskli organlarin aldig1 dozlar agisindan karsilastirilmistir.

Calismada meme hacmi, hedef hacim, kalp ve akciger kritik organ olarak
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belirlenmistir. Dort farkli planlama algoritmasi ile hesaplanan PTV dozlart maksimum
doz (D2 ), minimum doz (Dggs), mean doz (Dwso) Gy cinsinden karsilagtirilmistir.
ICRU 83 raporuna gére PTV’nin maksimum ve minimum dozlar1 olarak Do Ve Doggg
secilmesi Onerilmistir. Do, PTV hacminin %2’sinin aldig1 doz, Dewgg PTV hacminin
%98’nin aldig1 doz ve Dyso PTV hacminin %50’sinin aldig1 dozdur. Ayni zamanda
farkli algoritmalardan elde edilen bu veriler kullanilarak PTV i¢in HI hesaplanmis ve
karsilagtirilmistir.  Planlanan tedavilerin DVH’lerinden faydalanilarak kritik
organlardan akciger icin minimum doz (Dmin), maksimum doz (Dmax), 5 Gy alan hacim
(Vs),10 Gy alan hacim (V10) ve 20 Gy alan hacim (V20) degerleri karsilastirilmustir.
Diger kritik organ olan kalp i¢in ise Dmin, Dmax, 15 Gy alan hacim (V1s) ve 25 Gy alan
hacim (V2s) degerleri karsilastirilmistir.  Elde edilen verilerin istatistiksel

hesaplamalar1 yapilarak standart sapma ve p degerleri elde edilmistir.

4.1. Hedef Hacimler icin Elde Edilen Veriler

4.1.1. PTV Dozlar1 ve Ortalamalar

Pencil-Beam, Superposition, Convolution ve Monte-Carlo doz hesaplama
algoritmalar1 kullanilarak PTV igin elde edilen D2, Dogs, Doso dozlarma ait veriler

asagidaki tablolarda verilmistir.

Dort farkli planlama algoritmasi i¢in PTV’nin maksimum (Dw2) dozlari asagida
gosterilmektedir (Tablo 1). Pencil-Beam algoritmasi igin ortalama deger 56,987,
Superposition algoritmast i¢in 55,884, Convolution algoritmast i¢in 55,183 iken

Monte-Carlo algoritmasit i¢cin bu deger 54,848 olarak  bulunmustur.
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PTV D2 Dozlan

Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition | Monte Carlo
1 53,65 55 54,61 54,213
2 58,89 56,8 56,55 56,247
3 53,89 53,52 92,7 52,342
4 58,68 57,38 57,03 56,542
5 56,53 56,07 53,77 53,326
6 55,95 55,02 54,09 53,506
7 57,98 55,75 55,42 55,179
8 61,95 59,42 59,47 59,322
9 57,09 56,44 54,62 54,415
10 55,26 53,44 53,57 53,391
ORTALAMA 56,987 55,884 55,183 54,848

Tablo 1. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari icin PTV’ye Ait Dy, Dozlari

Karsilastirilan dort farkli planlama algoritmasi i¢in 10 hastaya ait PTV nin maksimum

dozlar1 (Dw2) ve ortalama maksimum dozlar asagida gosterilmektedir (Grafik 3, Grafik

4).
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Grafik 3. 10 hasta i¢in Farkli Algoritmalara Ait PTV nin Maksimum Dozlar1

PTV'ye ait Ortalama Do, Dozlar1
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Doz Hesaplama Algoritmalari

Grafik 4. Farkli Algoritmalara ait PTV’nin Ortalama Maksimum Dozlari

Farkli doz hesaplama algoritmalart i¢in PTV’nin minimum (Dwes) dozlar
belirlenmistir (Tablo 2). Pencil-Beam algoritmasi igin 46.558 , Convolution
algoritmast i¢in 45,583, Superposition algoritmasi igin 44,872 ve Monte-Carlo

algoritmasi i¢in 44,081 olarak bulunmustur.

PTV Dosgs Dozlar:

Hasta No Pencil Beam Convolution | Superposition [ Monte Carlo
1 46,6 46,62 44,75 43,882
2 46,6 45,9 45,15 44,045
3 46,92 46,72 45,97 45,409
4 46,58 46,64 45,91 44,169
5 45,62 42,74 42,67 43,317
6 46,86 46,54 46,1 44,881
7 46,39 45,57 44,68 43,911
8 46,41 44,53 44,01 43,192
9 46,9 45,66 44,42 43,732
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46,7

4491

45,06

44,268

ORTALAMA 46,558

45,583

44,872

44,081

Tablo 2. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari i¢in PTV’ye Ait Dygg Dozlar

Karsilagtirilan dort farkli planlama algoritmasi i¢in 10 hastaya ait PTV’nin minimum

dozlar1 (Dwgs) Ve ortalama minimum dozlar asagida gosterilmistir (Grafik 5, Grafik 6).
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Grafik 5. PTV Dogg Dozlariin Farkli Algoritmalara Gore Karsilastirilmasi
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Grafik 6. Farkli Algoritmalara ait PTV’nin Ortalama Minimum Dozlar1

Dort farkli planlama algoritmasi icin PTV’nin ortalama (Dyso) dozlar1 belirlendi
(Tablo 3). Pencil-Beam algoritmasi i¢in ortalama deger 52,075, Superposition
algoritmast i¢in 51,235, Convolution algoritmasi i¢in 50,491 iken Monte-Carlo

algoritmasi i¢in bu deger 49,830 olarak bulunmustur.

PTV Dwso Dozlar:

Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition | Monte Carlo
1 52,01 51,4 50,45 49,872
2 53,15 52,81 52,07 51,267
3 50,59 49,81 49,37 48,856
4 52,37 51,92 51,46 50,435
5 52,21 50,85 49,94 49,604
6 51,37 50,72 50,03 49,393
7 52,63 51,86 50,92 50,156
8 52,22 50,86 50,2 49,525
9 53,39 52,48 50,95 50,275
10 50,81 49,64 49,52 48,92
ORTALAMA 52,075 51,235 50,491 49,830

Tablo 3. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari i¢in PTV’ye Ait Doso Dozlari
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Karsilagtirilan dort farkli planlama algoritmasi i¢in 10 hastaya ait PTV nin ortalama
dozlar1 (Dwso) ve ortalama dozlarin ortalamasi asagida gosterilmistir (Grafik 7, Grafik
8).
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Grafik 7. PTV Ortalama Dozlarinin Farkli Algoritmalara Gore Karsilastirilmasi
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Grafik 8. PTV’nin Ortalama Dozlarinin Ortalamasi

4.1.2. Homojenite indeks (HI) Degeri ve Ortalamasi

10 farkli Meme Ca tanili hastaya ait veriler Pencil-Beam, Superposition, Convolution

ve Monte-Carlo doz hesaplama algoritmalar1 kullanilarak hesaplanmigtir. Bu
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hesaplamalar sonucunda PTV’nin Dy, ‘sinin (%2’lik hacminin aldig1 doz) , Dg,ggNin

(%98’1lik hacminin aldig1 doz) ve Dg,5q’sinin (%50°1lik hacminin aldig1 doz) degerleri

kullanilarak HI hesaplanmuistir.

Dort farkli doz hesaplama algoritmasi icin PTV degerleri kullanilarak hesaplanan

ortalama HI degerleri asagidaki tabloda belirtilmektedir (Tablo 4). Pencil-Beam

algoritmasi i¢in 0.199, Convolution Algoritmasi i¢in 0,201, Superposition algoritmasi

icin 0,203 ve

Monte-Carlo algoritmast

icin 0,216 olarak bulunmustur.

HI
Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition | Monte Carlo
1 0,135551 0,163035 0,195441 0,20715
2 0,231232 0,2064 0,218936 0,238009
3 0,137774 0,136519 0,136318 0,141907
4 0,231048 0,206857 0,21609 0,245326
5 0,208964 0,262144 0,222267 0,201778
6 0,176952 0,167192 0,159704 0,17462
7 0,220217 0,196298 0,210919 0,224659
8 0,297587 0,292764 0,307968 0,325694
9 0,19086 0,205412 0,200196 0,212491
10 0,168471 0,171837 0,17185 0,186488
ORTALAMA 0,199866 0,200846 0,203969 0,215812

Tablo 4. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari i¢in PTV’ye Ait HI Degerleri

Karsilagtirilan dort farkli planlama algoritmasi i¢in 10 hastaya ait HI degerleri ve

Grafik  10).

ortalama

HI

degerleri asagida

gosterilmigtir  (Grafik 9,
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10 Hastaya ait HI degerleri
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Grafik 9. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalar1 i¢in hesaplanan HI degerleri

PTV'ye ait Ortalama HI Degerleri
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Grafik 10. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gore Ortalama HI Degerleri
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4.2. Kritik Yap1 Dozlar

4.2.1. Kalp Dozlarn

Yapilan tedavi planlari sonucunda her algoritma i¢in kalbin maksimum dozu (D),

minimum dozu (Dwgs), V25 ve V15 hacimleri belirlenmistir.

Kalbin maksimum dozu (D) na ait veriler asagidaki tabloda gosterilmektedir (Tablo

5). Pencil-Beam algoritmasi1 i¢in 49,379, Concolution algoritmasi i¢in 48,406,

Superposition algoritmasi i¢in 47,318 ve Monte-Carlo algoritmasi i¢in 46,212 olarak

kalbin maksimum dozu belirlenmistir.

Kalp D2 Dozlari

Hasta No Pencil Beam Convolution | Superposition | Monte Carlo

1 48,62 48,86 47,06 47,317
2 50,75 49,95 49,27 48,348
3 49,55 49,13 47,92 47,32
4 47,3 47,61 46,55 44,899
5 51,14 50,61 48,93 47,775
6 50,8 50,81 49,73 48,604
7 48,95 48,42 47,3 46,1
8 50,54 50,09 49,46 48,121
9 51,9 51,87 50,06 49,184
10 44,24 36,71 36,9 34,448

ORTALAMA 49,379 48,406 47,318 46,2116

Tablo 5. Kalbin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gére Maksimum Dozlari

10 hastaya ait kalbin maksimum dozlar1 ve ortalama maksimum dozlar asagida
belirtilmektedir (Grafik 11, Grafik 12).
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10 Hastaya Ait Kalp Do, Dozlar
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H Pencil Beam-D%2  ® Convolution-D%2 M Superposition-D%2 & Monte Carlo-D%2

Grafik 11. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari i¢in Kalbe ait Do, Dozlart

Kalbe Ait Ortalama Do, Dozlar1
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Doz Hesaplama Algoritmalari

Grafik 12. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari i¢in Kalbe ait Ortalama Do Dozlari

Kalbe ait Dogs dozlar1 Tablo 6’da gosterilmektedir. Pencil-Beam algoritmasi igin
1,268, Convolution algoritmasi i¢in 0,507, Superposition algoritmasi i¢in 0,413 ve

Monte-Carlo algoritmasi i¢in 0,794 olarak bulunmustur.
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Kalp Duwgs Dozlari

Hasta No Pencil Beam Convolution | Superposition | Monte Carlo
1 2,33 0,57 0,47 0,892
2 0,36 0,45 0,37 0,696
3 1,46 0,4 0,32 0,648
4 0,33 0,55 0,5 0,815
5 2,18 0,57 0,39 0,926
6 1,56 0,53 0,42 0,844
7 1,47 0,65 0,59 0,985
8 0,46 0,47 0,4 0,734
9 1,63 0,56 0,38 0,861
10 0,9 0,32 0,29 0,539
ORTALAMA 1,268 0,507 0,413 0,794

Tablo 6. Kalbin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalari Igin Minimum Dozlar

10 hastaya ait kalbin minimum dozlari ve ortalama minimum dozlar asagida
belirtilmektedir (Grafik 13, Grafik 14).

10 Hastaya Ait Kalp D, s Dozlari
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M Pencil Beam-D%98 M Convolution-D%98 M Superposition-D%98 Monte Carlo-D%98
Grafik 13. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Kalbin Dogg
Dozlar1
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Kalbe ait Ortalama Dy, 45 Dozlar1
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Grafik 14. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Kalbe ait Ortalama Doggg Dozlari

Kalbe ait Dyso dozlar1 asagida tabloda gosterilmektedir (Tablo 7). Pencil-Beam
algoritmasi i¢in 3,257, Convolution algoritmasi igin 1,937, Superposition algoritmasi

icin 1,69 ve Monte-Carlo algoritmasi i¢in 2,373 olarak bulunmustur.

Kalp Dwso Dozlar

Hasta No | Pencil Beam | Convolution | Superposition Monte Carlo

1 3,72 2,12 1,77 2,39
2 3,29 2,16 1,97 2,762
3 2,95 1,58 1,33 1,86
4 3,36 1,5 1,32 2,096
5 3,41 2,21 1,78 2,465
6 3,37 2,3 1,99 2,574
7 3,51 2,34 2,33 3,174
8 3,38 1,9 1,7 2,321
9 3,15 2,3 1,82 2,636
10 2,43 0,96 0,89 1,449

ORTALAMA 3,257 1,937 1,69 2,3727

Tablo 7. Kalbin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gore Dyso Dozlari
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10 hastaya ait kalbin Dyso dozlart ve ortalama Dyso dozlari agsagida gosterilmektedir
(Grafik 15, Grafik 16).
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Grafik 15. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Kalp Doso

Dozlar
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Grafik 16. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Kalbe ait Ortalama Doso Dozlar
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Kalbe ait Vo5 hacimleri asagidaki tabloda gosterilmektedir (Tablo 8). Pencil-Beam

algoritmast i¢in 13,019, Convolution algoritmasi igin 13,737, Superposition

algoritmasi i¢in 13,663 ve Monte-Carlo algoritmasi i¢in 13,852 olarak bulunmustur.

Kalp Vas Hacimleri (%)

Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition Monte Carlo

1 6,81 6,44 6,33 8,74
2 18 21,58 21,58 21,47
3 9,56 7,93 7,85 8,74
4 5,5 6,49 6,44 6,43
5 17,3 17,18 17,03 15,89
6 14,2 16,95 16,87 16,78
7 19,82 20,78 20,71 20,81
8 16,6 17,25 17,21 17,17
9 17,6 19,82 19,67 19,7
10 4,8 2,95 2,94 2,79

ORTALAMA 13,019 13,737 13,663 13,852

Tablo 8. Kalbin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gére 25 Gy alan Hacmi

10 hastaya ait kalbin Ve2s hacimleri ve ortalama Vops hacimleri asagida
gosterilmektedir (Grafik 17, Grafik 18).
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10 Hastaya Ait Kalp V,; Hacimleri
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Grafik 17. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Kalp V25 %
Hacimleri
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Grafik 18. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Kalbe ait Ortalama Vs
Hacimleri
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Kalbe ait V15 hacimleri asagidaki tabloda gosterilmektedir (Tablo 9). Pencil-Beam

algoritmasi i¢in 14,718, Convolution algoritmasi i¢in 15,5, Superposition algoritmasi

icin 15,402 ve Monte-Carlo algoritmasi i¢in 15,715 olarak bulunmustur.

Kalp V1s Hacimleri (%)

Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition Monte Carlo

1 7,82 7,83 7,75 10,42
2 20 23,85 23,82 23,86
3 10,9 9,23 9,12 10,22
4 6,79 7,71 7,61 7,72
5 20,6 20,11 19,88 18,77
6 15,37 18,91 18,84 18,82
7 22,15 22,88 22,8 23
8 18,1 18,87 18,83 18,89
9 19,5 21,74 21,56 21,68
10 5,95 3,87 3,81 3,77

ORTALAMA 14,718 15,5 15,402 15,715

Tablo 9. Kalbin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gére 15 Gy alan Hacmi

10 hastaya ait kalbin V15 hacimleri ve ortalama Veais hacimleri asagida
gosterilmektedir (Grafik 19, Grafik 20).
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10 Hastaya Ait Kalp Vs Hacimleri
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Grafik 19. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Kalp V15 Hacimleri
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Grafik 20. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Kalbe ait Ortalama V15

Hacimleri

4.2.2. Akciger Dozlar

Yapilan tedavi planlar1 sonucunda her algoritma igin akcigerin maksimum dozu (Do),

minimum dozu (Dwgg), Vs, V1o Ve V2o hacimleri belirlenmistir.
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Akcigerin maksimum dozu (Dw2)’na ait veriler asagidaki tabloda gosterilmektedir

(Tablo 10). Pencil-Beam algoritmasi i¢in 53,735, Concolution algoritmasi i¢in 52,783,

Superposition algoritmasi i¢in 48,406 ve Monte-Carlo algoritmasi i¢in 47,692 olarak

akcigerin maksimum dozu belirlenmistir.

Akciger Doz Dozlar
Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition Monte Carlo
1 53,56 52,94 48,12 47,548
2 55,2 54,13 51,19 50,611
3 52,96 51,94 47,17 46,568
4 51,25 50,79 45,62 45,708
5 56,46 56,16 50,57 49,604
6 54,88 53,85 50,76 49,897
7 53,44 52,27 48,96 48,123
8 53,88 52,3 50,36 49,22
9 56,2 55,75 50,73 49,914
10 49,52 47,7 40,58 39,728
ORTALAMA 53,735 52,783 48,406 47,692

Tablo 10. Akcigerin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gore Maksimum

10 hastaya ait akcigerin maksimum dozlar1 ve ortalama maksimum dozlar asagida

Dozlari

belirtilmektedir (Grafik 21, Grafik 22).
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Grafik 21. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Akciger Doy

Dozlar
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Grafik 22. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Akcigere ait Ortalama Do

Dozlarn
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Akcigerin minimum dozu (Dweg)’na ait veriler asagidaki tabloda gdsterilmektedir

(Tablo 11).
Akciger Dosgg Dozlar:
Hasta No Pencil Beam | Convolution |Superposition| Monte Carlo
1 0,33 0,45 0,38 0,774
2 0,31 0,2 0,2 0,331
3 0,31 0,26 0,23 0,46
4 0,28 0,3 0,29 0,534
5 0,38 0,34 0,25 0,642
6 0,33 0,36 0,31 0,591
7 0,34 0,41 0,3 0,699
8 0,35 0,28 0,22 0,482
9 0,31 0,38 0,26 0,679
10 0,28 0,13 0,14 0,289
ORTALAMA 0,322 0,311 0,258 0,548

Tablo 11. Akcigerin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gore Minimum Dozlari

10 hastaya ait akcigerin minimum dozlar1 ve ortalama minimum dozlar asagida
belirtilmektedir (Grafik 23, Grafik 24).
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10 Hastaya Ait Akciger Do, s Dozlar:
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Grafik 23. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Akciger Dosgs
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Grafik 24. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Akcigere ait Ortalama Do Dozlart
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Akcigere ait Vs hacimleri asagidaki tabloda gosterilmektedir (Tablo 12). Akciger

hacminin 5 Gy alan hacmi yiizdelik olarak (Vs), Pencil-Beam algoritmasi igin 33,041,

Concolution algoritmasi i¢in 32,457, Superposition algoritmasi i¢in 40,192 ve Monte-

Carlo algoritmasi i¢in 44,577 olarak belirlenmistir.

Akciger Vs Hacimleri (%)
Hasta No Pencil Beam Convolution Superposition | Monte Carlo

1 38,53 38,57 47,89 55,37
2 30,57 31,6 37,12 41,23
3 28,88 26,59 35,04 41,07
4 22,54 21,26 30,98 29,7
5 42,93 41,95 50,09 55,51
6 37,48 38,75 45,26 49,03
7 40,33 40,44 49,03 54,46
8 31,83 30,29 37,57 41,86
9 44,12 45,01 53,44 59,39
10 13,2 10,11 15,5 18,15

ORTALAMA 33,041 32,457 40,192 44 577

Tablo 12. Akcigerin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gore 5 Gy alan Hacmi

10 hastaya ait akcigerin Vs hacimleri ve ortalama Vs hacimleri asagida
gosterilmektedir (Grafik 25, Grafik 26).
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10 Hastaya Ait Akciger V; Hacimleri
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Grafik 25. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Akciger Vs

Hacimleri
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Grafik 26. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Akcigere ait Ortalama Vs

Hacimleri

Akcigere ait V1o hacimleri asagidaki tabloda gosterilmektedir (Tablo 13). Pencil-Beam
algoritmasi igin 28,545, Concolution algoritmast i¢in 29,213, Superposition

algoritmasi i¢in 32,781 ve Monte-Carlo algoritmasi igin 34,719 olarak belirlenmistir.
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Akciger Vio Hacimleri (%)

Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition Monte Carlo
1 31,74 33,74 38,48 43,43
2 26,6 28,75 31,15 32,68
3 25,44 23,81 27,58 30,62
4 16,26 17,14 21,94 20,49
5 38,7 38,83 42,08 44,08
6 33,68 35,9 38,92 40,37
7 35,83 36,74 40,8 43,45
8 26,23 27,05 30,4 32,11
9 40,27 41,99 45,75 48,65
10 10,7 8,18 10,71 11,31
ORTALAMA 28,545 29,213 32,781 34,719

Tablo 13. Akcigerin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Gore 10 Gy alan Hacmi

10 hastaya ait akcigerin Vio hacimleri ve ortalama Vi hacimleri asagida
gosterilmektedir (Grafik 27, Grafik 28).
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Grafik 27. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Akciger V1o

Hacimleri
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Akcigere Ait Ortalama V,;, Hacimleri
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Grafik 28. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Akcigere ait Ortalama V1o

Hacimleri

Akcigere ait V2o hacimleri agagidaki tabloda gosterilmektedir (Tablo 14). Akciger
hacminin 20 Gy alan hacmi yiizdelik olarak (V20), Pencil-Beam algoritmasi i¢in 26,24,
Concolution algoritmasi i¢in 27,148, Superposition algoritmasi i¢in 27,404 ve Monte-

Carlo algoritmasi i¢gin 27,958 olarak belirlenmistir.

Akciger V20 Hacimleri
Hasta No Pencil Beam | Convolution | Superposition Monte Carlo

1 29 31,12 31,41 34,71
2 24,42 26,84 26,96 27,18
3 23,22 21,93 22,27 23,5
4 14,2 15,3 16 15,55
5 36,27 36,33 36,08 35,95
6 31,52 33,99 34,24 34,44
7 33,2 34,5 34,76 35,24
8 23,68 24,97 25,33 25,53
9 37,94 39,72 39,8 40,4
10 8,95 6,78 7,19 7,08

ORTALAMA 26,24 27,148 27,404 27,958

Tablo 14. Kalbin Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarina Goére 20 Gy alan Hacmi
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10 hastaya ait akcigerin Va2 hacimleri ve ortalama V2o hacimleri asagida
gosterilmektedir (Grafik 29, Grafik 30).
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Grafik 29. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda 10 Hastaya ait Akciger V2o
Hacimleri
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Grafik 30. Farkli Doz Hesaplama Algoritmalarinda Akcigere ait Ortalama V2o

Hacimleri
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4.3. istatistiksel Analiz

Istatistiksel hesaplama sonucunda her dért doz hesaplama algoritmasina ait ortalama,

minimum, maksimum, standart sapma ve p degerleri elde edilmistir. Elde edilen veriler

ile agsagidaki tablolar olusturulmustur.

Incelenen ) ) P

] Algoritma Ortalama | Std. Sapma | Min | Maks

Kriter degeri
Pencil Beam 56,987 2,519 53,65 | 61,95
Convolution 55,884 1,796 53,44 | 59,42

PTV D2 0,000
Superposition 55,183 2,009 52,70 | 59,47
Monte Carlo 54,848 2,057 52,34 | 59,32
Pencil Beam 46,558 0,379 45,62 | 46,92
Convolution 45,583 1,254 42,74 | 46,72

PTV Dos 0,000
Superposition 44,872 1,041 42,67 | 46,10
Monte Carlo 44,081 0,668 43,19 | 4541
Pencil Beam 52,075 0,921 50,59 | 53,39
Convolution 51,235 1,057 49,64 | 52,81

PTV Dso 0,000
Superposition 50,491 0,858 49,37 | 52,07
Monte Carlo | 49,8303 0,734 48,86 | 51,27
Pencil Beam 51,890 0,853 50,48 | 52,90
Convolution 51,128 0,894 49,65 | 52,32

PTV Dwmean 0,000
Superposition 46,869 11,217 15,02 | 51,68
Monte Carlo 49,725 0,649 48,87 | 50,94
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Incelenen _ _ P
) Algoritma Ortalama | Std. Sapma | Min | Maks

Kriter degeri
Pencil Beam 0,199 0,049 0,14 | 0,30
Convolution 0,201 0,047 0,14 0,29

HI 0,017
Superposition 0,204 0,046 0,14 | 0,31
Monte Carlo 0,215 0,049 0,14 0,33

Tablo 15. 10 hastaya ait Pencil Beam, Convolution, Superposition ve Monte Carlo

doz hesaplama algoritmasi ile PTV i¢in elde edilen dozlarin SPSS ile hesaplanan

ortalama, standart sapma, minimum, maksimum ve p degerleri

Her bir doz hesaplama algoritmasi i¢in tiim hastalarin PTV D2 PTV Dgg, PTV Dsg ,

PTV Dmean Ve HI degerleri igin ortalama, standart sapma, minimum, maksimum ve p

degerleri hesaplanmistir. PTV Dz, PTV Dgg ve PTV Dsp i¢in hesaplanan degerlere

bakildiginda Monte Carlo algoritmasinin daha diisiik ortalama doza sahip oldugu ve

daha avantajli oldugu bulunmustur (sirasiyla p=0.000, p=0.000 ve p=0.000). PTV

Dmean degeri icin Superposition algoritmasi, HI degeri i¢in Pencil Beam algoritmasi

daha iistiin bulunmustur (sirastyla p=0.000, p=0.017).

incelenen _ _ P

) Algoritma Ortalama | Std. Sapma | Min | Maks

Kriter degeri
Pencil Beam 49,379 2,266 44,24 | 51,90
Convolution 48,406 4,295 36,71 | 51,87

KALP D2 0,000
Superposition | 47,318 3,857 36,90 | 50,06
Monte Carlo 46,212 4,318 34,45 | 49,18
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Incelenen _ _ P

) Algoritma Ortalama | Std. Sapma | Min | Maks

Kriter degeri
Pencil Beam 3,257 0,355 2,43 3,72
Convolution 1,937 0,454 0,96 2,34

KALP Dso 0,000
Superposition 1,690 0,410 0,89 | 2,33
Monte Carlo 2,373 0,484 1,45 3,17
Pencil Beam 1,268 0,726 0,33 2,33
Convolution 0,507 0,097 0,32 | 0,65

KALP Dos 0,001
Superposition 0,413 0,088 0,29 0,59
Monte Carlo 0,794 0,138 0,54 0,99
Pencil Beam 13,019 5,766 4,80 | 19,82
Convolution 13,737 6,980 2,95 | 21,58

KALP V25 0,186
Superposition 13,663 6,971 2,94 | 21,58
Monte Carlo 13,852 6,617 2,79 | 21,47
Pencil Beam 14,718 6,275 595 | 22,15
Convolution 15,500 7,464 3,87 | 23,85

KALP Vis 0,062
Superposition 15,402 7,455 3,81 | 23,82
Monte Carlo 15,715 7,062 3,77 | 23,86

Tablo 16. 10 hastaya ait Pencil Beam, Convolution, Superposition ve Monte Carlo

doz hesaplama algoritmasi ile Kalp i¢in elde edilen dozlarin SPSS ile hesaplanan

ortalama, standart sapma, minimum, maksimum ve p degerleri
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Her bir doz hesaplama algoritmasi i¢in Kkalbin D2 degerlerine bakildiginda Monte

Carlo algoritmasi lehine anlamli fark bulundu (p=0.000). Kalbin Dsg ve Deg degerleri

icin Superposition algoritmasi daha avantajli bulunurken (sirasiyla p=0.000 ve

p=0.001), V25 degeri igin Pencil Beam algoritmasi lehine istatistiksel olarak anlamli

fark bulundu (p=0,186). V15 degeri i¢in Pencil Beam algoritmasi lehine istatistiksel

olarak siirda anlamlilik bulundu (p=0,062>0,05 oldugu i¢in).

Incelenen . i P

_ Algoritma Ortalama | Std. Sapma | Min | Maks
Kriter degeri

Pencil Beam 53,735 2,151 49,52 | 56,46

AKCIGER Convolution 52,783 2,454 47,70 | 56,16
0,000

D2 Superposition | 48,406 3,302 40,58 | 51,19

Monte Carlo 47,692 3,217 39,73 | 50,61

Pencil Beam 3,052 0,654 1,93 | 3,73

AKCIGER Convolution 2,189 0,957 0,47 | 3,34
0,000

Dso Superposition | 3,287 1,966 | 051 | 6,68

Monte Carlo 4,591 2,587 1,03 | 9,11

Pencil Beam 0,322 0,031 0,28 | 0,38

AKCIGER Convolution 0,311 0,098 0,13 | 045

Des Superposition | 0,258 0,067 | 014 | 0,38
0,000

Monte Carlo 0,548 0,159 0,29 | 0,77

Pencil Beam 33,041 9,732 13,20 | 44,12

AKCIGER Convolution 32,457 10,817 10,11 | 45,01
0,000

Vs Superposition | 40,192 | 11,4201 | 1550 | 53,44

Monte Carlo 44,577 13,011 18,15 | 59,39
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Incelenen _ _ P
) Algoritma Ortalama | Std. Sapma | Min | Maks
Kriter degeri
Pencil Beam 28,545 9,536 10,70 | 40,27
AKCIiGER Convolution 29,213 10,540 8,18 | 41,99
Vio Superposition | 32,781 10694 | 10,71 | 45,75 | 9000
Monte Carlo 34,719 11,757 11,31 | 48,65
Pencil Beam 26,240 9,335 8,95 | 37,94
AKCIiGER Convolution 27,148 10,254 6,78 | 39,72
0,011
Vao Superposition | 27,404 10085 | 7,19 | 39,80
Monte Carlo 27,958 10,411 7,08 | 40,40

Tablo 17. 10 hastaya ait Pencil Beam, Convolution, Superposition ve Monte Carlo

doz hesaplama algoritmasi ile Kalp icin elde edilen dozlarin SPSS ile hesaplanan

ortalama, standart sapma, minimum, maksimum ve p degerleri

Her bir doz hesaplama algoritmasi i¢in, Akciger Dy2 degerlerine bakildiginda Monte

Carlo algoritmasi lehine anlamli fark bulundu (p=0.000). Akcigerin Dyso ve Vs

degerleri i¢in Convolution algoritmasinin daha avantajli oldugu goriiliirken (sirasiyla

p=0.000 ve p=0.000), Dosgs degeri ig¢in Superposition algoritmasi lehine anlamli fark

bulundu (p=0.000). V1o ve V2o degerleri i¢in Pencil Beam algoritmasi lehine

istatistiksel olarak anlamli

fark bulundu (swrasiyla p=0.000 ve p=0.011).
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5. Tartisma

Meme kanseri, kadinlarda en sik goriilen kanserlerin basinda gelmektedir. Meme
kanseri tedavisi cerrahi, radyoterapi, kemoterapi, endokrin tedavi, biyolojik terapi
veya bunlarin kombinasyonlar1 seklindedir (Aydiner ve Topuz,2006). Tedavi seklinin
belirlenmesinde tiimor lokalizasyonu, timdr histolojisi, primer tiimoriin klinik ve

patolojik 6zellikleri, aksiller nod durumu vb. birgok faktdr rol oynamaktadir.

Meme kanseri tedavisinde 6nemli yeri olan radyoterapide amag tiimdre regete dozunu
verirken timor komsulugundaki saglikli organlart miimkiin oldugunca korumaktir.
Radyoterapi meme kanserli hastalarda hastaliksiz sag-kalim oranini artirma etkisine
sahip oldugundan kritik organlarda gelisebilecek komplikasyon riskini en aza
indirmek uzun sag kalim gosteren hastalar agisindan 6nem teskil etmektedir. Meme
kanseri radyoterapisinde tiimor komsulugundaki riskli organlar akciger, kalp ve karsi
memedir. En sik goriilen komplikasyonlar kalp ve akciger icin fonksiyon
bozukluklaridir (Korczynska ve ark.,2010). Radyoterapinin amacina uygun olarak
kaliteli bir tedavi plan1 hazirlanabilmesi i¢in dogru doz dagilimi elde etmek son derece
onemlidir. Bu amac¢ i¢in kullanilan tedavi planlama sistemleri doz hesaplama

algoritmalar1 sayesinde kullaniciya gergek tedavi simiilasyonu saglar.

Radyoterapiye bagl kardiyotoksisitenin olusumu genellikle meme, akciger, 6zefagus
kanseri ve lenfoma tanili hastalarin 1smmlamasiyla goriilmektedir. Radyoterapiyle
beraber hastalarda sag-kalim oraninin artiyor olmasi kalpte erken ya da ge¢ donemde
ortaya ¢ikabilecek ve yasam kalitesini olumsuz etkileyebilecek toksisitenin

arastirilmasini énemli kilmaktadir (Cetin ve Giirsu,2019).

Kalpte radyoterapiye bagli meydana gelebilecek toksisite radyasyona maruz kalma
stiresine, maruz kalinan radyasyon dozuna ve hastanin daha Onceden kalp
rahatsizliginin olup olmamasina gore degisebilmektedir. Bazi ¢alismalarda 6limciil
kardiyovaskiiler olaylarin goreceli riski meme kanseri nedeniyle tedavi alan hastalarda
1-2.2 kat arttig1 tespit edilmistir (ESC,2017). Bu nedenle radyoterapi alan hastalarin
tedavi sirasinda ve sonrasinda diizenli takibi gerekli goriilmektedir. Kalp radyasyona
orta duyarli bir organ olmasina ragmen perikard, miyokard, kalp kapaklar1 ve koroner
arterler radyasyon hasarina agiktir. Kalpte radyasyona bagli olarak akut donemde en
stk goriilen yan etki perikardittir (Finch ve ark.,2013). Diger yan etkiler ise anjina,

aritmiler, kardiyojenik sok, kardiyomiyopati, kronik kalp yetmezligi ve miyokardittir.
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Bilgisayar teknolojisindeki gelismelerle birlikte radyoterapide riskli organlar
tanimlanabilmekte ve ayni zamanda kalp gibi riskli organlarin maruz kaldig
radyasyon dozlar1 kontrol altina alinabilmektedir. Kritik organlarin aldiklar1 dozlar
veya belirli dozlari alan hacimleri ile ilgili sinirlamalar Quantative Analysis of Normal
Tissue Affects in the Clinic (QUANTEC) ve Radiation Therapy Oncology Group
(RTOG) raporlarinda bildirilmektedir. QUANTEC verilerine goére doz hacim
calismalarinda kalbin 25 Gy alan hacminin %10’u gegcmemesi (V25 < %10) onerilir.
RTOG 0413’e gore sol yerlesimli meme kanseri hastalarinda kalbin 5 Gy alan
hacminin %40°1 gegmemesi (Vs < %40) onerilir. Ayrica kalbin maksimum dozu igin
bir kisitlama olmamakla birlikte ortalama kalp dozunun 2-3 Gy olmasi

beklenmektedir.

Caligmamizda sol meme kanseri tanili 10 hastada farkli doz hesaplama algoritmalari
kullanilarak tiimorde istenen doz saglanirken kritik organlar agisindan en az yan etkiye

neden olan algoritmanin saptanmasi amac¢lanmistir.

S.Cilla ve arkadaglarinin 2013 yilinda yaptig1 ¢alismada 15 meme kanseri tanili
hastanin tedavi planlar1 Pencil Beam algoritmasi kullanilarak yapilmis ve ayn1 MU’ lar
kulanilarak Convolution algoritmasinda ayni planlar olusturulmustur. Tedavi planlar
6 MV foton enerjisi kullanilarak tanjansiyel agilarla olusturulmus ve Pencil Beam
algoritmasinda PTV i¢in Vygs degeri %97,5 olarak bulunurken Convolution
algoritmasinda bu degerin %83,7 ye diistiigii bildirilmistir. Forward-IMRT tekniginde
Pencil Beam algoritmasi1 kullanildiginda PTV igin Vs degeri %97,4 iken
Convolution algoritmasinda bu deger %90,3 olarak bildirilmistir. Akciger doz
degerlerine bakildiginda Vzo’nin aldig1 dozlar i¢in iki algoritma arasinda anlamli bir
fark bulunmamisken, akciger ve kalp ortalama dozlar1 icin Pencil Beam

algoritmasinda hesaplanan dozun daha yiiksek oldugu bildirilmistir (Cilla ve
ark.,2013).

Calismamizda sol meme kanseri tanili 10 hastada farkli doz hesaplama algoritmalari
kullanilarak yapilan tedavi planlarinda kritik organlardan biri olan kalbin Doz, Dygs,
Dyso dozlarina ve Vs, Vis hacimlerine bakilmigtir. Dort farkli doz hesaplama
algoritmasi karsilastirildiginda kalbin D2 dozu igin Monte Carlo algoritmasi lehine
anlamli farkin oldugu gorilmiistiir (p=0.000). Kalbin Doso Ve Dogs doz degerleri igin
Superposition algoritmasi daha avantajli bulunurken (sirasiyla p=0.000 ve p=0.001),
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V25 hacmi i¢in Pencil Beam algoritmas: lehine istatistiksel olarak anlamli fark
bulunmustur (p=0,186). Kalbin V15 hacmi igin ise Pencil Beam algoritmas1 lehine

istatistiksel olarak anlamli fark bulunmustur (p=0,062>0,05 oldugu i¢in).

Meme kanseri radyoterapisinde 6nemli kritik organlardan olan akcigerde radyasyon
maruziyetinden dolay1 akut yan etki olarak radyasyon pnémonisi goriiliirken kronik
yan etki olarak pulmoner fibrozis gozlenmektedir. Meme kanseri radyoterapisinde
supraklavikiiler lenf bezi tedavi alanina dahil degilse akciger maruziyeti daha azdir ve
radyasyon pnomonisi goriilme olasilig1 da azdir. Eger supraklavikiiler lenf bezleri de
tedavi alaninda ise akcigerin apikal bolgesinde pnomoni gelisebilir (Kayacan,2014).
RTOG ve QUANTEC verilerine gore 20 Gy radyasyona maruz kalan akciger hacmi
%20-%25 arasinda olmalidir. Akcigerin radyasyona maruz kalan hacmi ne kadar

yiiksek ise akciger pndmonisi goriilme olasilig1 o kadar fazladir (Arglider,2013).

S.J.Kim ve arkadaslarinin 2014 yilinda yaptiklari arastirmada 5 meme kanseri ve 5
akciger kanseri tanili hastanin tedavi planlar1 Pencil Beam, Convolution ve Monte
Carlo doz algoritmalar1 kullanilarak PTV ve OAR dozlan klinik protokollere gore
kargilastirilmistir. PTV’de istenen dozun saglanmasi agisindan Pencil Beam
algoritmas1 Monte Carlo algoritmasina gore daha avantajli iken akcigerin Dys Ve Dogs
dozlar1 Convolution ve Monte Carlo algoritmalarina gore Pencil Beam algoritmasinda

daha yiiksek bulunmustur (Kim ve ark.,2014).

D.Eekers ve arkadaglarinin yaptig1 calismada 8 sol meme kanseri tanili hastanin tedavi
planlarina ait ii¢ boyutlu doz dagilimlar elde edilmistir. Yapilan tedavi planlarina ait
doz dagilimlart Pencil Beam ve Monte Carlo algoritmalart kullanilarak
karsilastirilmistir. Kalbin V20, V30,V Ve Vas hacimleri i¢in 6nemli farklilik
bulunamazken PTV’nin Vos ve Vio7 hacimleri, akcigerin Dort Ve V20 degerlerinde
kiigiik farklar kaydedilmistir. Bu sonuglara gore klinik olarak anlamli farkin elde

edilemedigi bildirilmistir (Eekers ve ark.).

Bizim ¢alismamizda ise dort farkli doz hesaplama algoritmasi kullanilarak akciger Dos2
dozlarina bakildiginda Monte Carlo algoritmasinin istatistiksel anlamli olarak {istiin
oldugu belirlenmistir (p=0.000). Akciger Dwso ve Akciger Vs degerleri igin
Convolution algoritmasinin daha avantajli oldugu gortliirken (sirasiyla p=0.000 ve

p=0.000), akciger Dgg doz degeri i¢in Superposition algoritmasi lehine anlamli fark
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bulunmustur (p=0.000). Akciger V1o ve akciger Voo hacimleri Pencil Beam algoritmasi

lehine istatistiksel olarak anlamli olarak bulunmustur (sirasiyla p=0.000 ve p=0.011).

P.S.Basran ve arkadaglarinin 2010 yilinda kismi ve tiim meme 1sinlamalarinda doz
hesaplama algoritmalarinin tedavi planlar1 {izerine olan etkisini aragtirdiklari
calismada 10 meme kanseri tanili hastaya ait BT goriintiileri kullanilarak ayni 151
acilart1 ve aym1 MU degerleri yardimiyla Pencil Beam, Superposition/Convolution
(AAA) ve Monte Carlo algoritmalarinda tedavi planlar1 yapilmistir. Kismi meme
isinlamasinda 6 MV foton enerjisi kullanilarak toplam 42,5 Gy (hipofraksiyon
dozu,265¢Gy/fx,16 fx) doz verilecek sekilde tedavi planlart yapilmigtir. Tiim meme
1sinlamalarinda ise 10 fraksiyonda toplam 38,5 Gy doz regetesi kullanilmistir (Smith
ve ark.,2009). Tiim meme 1sinlamalarinda PTV’nin %95’ini saran recete doz igin
Pencil Beam ve Superposition/Convolution algoritmalari arasinda istatistiksel anlamli
fark bulunamamstir (p > 0.127). Ayni taraf akcigerin regete dozunun %10’unu alan
hacminin Pencil Beam algoritmasinda Superposition/Convolution algoritmasina gore
%10.5 daha yiiksek oldugu kaydedilmistir (p=0.004). Pencil Beam ve
Superposition/Convolution ya da Superposition/Convolution ve Monte Carlo doz
algoritmalarinin hesaplamalar1 arasinda istatistiksel olarak anlamli bir fark
bulunamamaistir. Ay taraf akciger dozu igin Monte Carlo algoritmasi, Pencil Beam
algoritmasina gore %11.8 daha diisiik olarak bulunmustur (p=0.004). Kismi meme
1sinlamalarinda ise Pencil Beam ve Superposition/Convolution algoritmalar1 arasinda
PTV, ayn1 taraf akciger ve kalp dozlar1 bakimindan istatistiksel olarak anlamli bir fark
goriilmemistir (p=0.03). Pencil beam ve Monte Carlo algoritmalar1 arasinda (p=0.019)
veya Superposition/Convolution ve Monte Carlo algoritmalar arasinda (p=0,1) hedef
hacim ve riskli organ dozlar1 agisindan anlamli bir fark bulunamamistir. Calisma
sonucunda ti¢ farkli algoritmanin sonuglariin benzer oldugu kaydedilmistir (Basran

ve ark.,2010).

Borges ve arkadaslarinin 2013 yilinda yaptiklar1 calismada farkli planlama
teknikleriyle farkli doz hesaplama algoritmalar1 karsilastirilmistir. Sol meme kanseri
tanili 7 hastanin tedavi planlar1 Pencil Beam ve Monte Carlo algoritmalarinda
hesaplatilarak  karsilastirilmigtir.  Yapilan tedavi planlarinda Pencil Beam
algoritmasinin hedef hacim i¢in recete dozunu saglamis olmasina ragmen PTV, ayni
taraf akciger ve kalp dozlarinda Monte Carlo algoritmasi ile daha diisiik dozlar

kaydedilmistir.
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Calismamizda PTV i¢in hesaplanan HI degerlerine bakildiginda Pencil Beam
algoritmast igin 0,199+0,049 (ortalama+standart sapma), Superposition algoritmasi
icin 0,201+0,047, Convolution algoritmasi i¢in 0,204+0,046 ve Monte Carlo igin
0,215+0,049 olarak bulunmustur. Dort farkli algoritmanin verileri arasinda istatistiksel
olarak anlamli fark bulunmaktadir (p=0,017). Bu verilere gére PTV homojenligi
acisindan Pencil Beam algoritmasinin diger algoritmalara gore daha avantajli oldugu

belirlendi.

Caligmamizda sol meme kanseri tanili 10 hastanin dort farkli algoritmaya ait PTV
dozlar1 karsilastirildiginda D2, Deg Ve Dort dozlari arasinda istatistiksel olarak anlaml
fark belirlenmistir(p=0.000,p=0.000,p=0.000). PTV icin D, dozlarmma bakildiginda
Pencil Beam algoritmasi igin ortalama 56,99+2,519 , Convolution algoritmasi igin
55,88+1,796, Superposition algoritmasi i¢in 55,18+2,009 ve Monte Carlo algoritmasi
icin 54,85+2,057 olarak bulunmustur. PTV i¢in Dgg dozlar1 Pencil Beam Algoritmasi
icin 46,560,379, Convolution algoritmas1 igin 45,58+1,254, Superposition
algoritmasi i¢in 44,87+1,041 ve Monte Carlo algoritmasi igin 44,08+0,668 olarak
kaydedilmistir. PTV Dmean dozlart Pencil Beam algoritmast i¢in 51,89+0,853,
Convolution algoritmast i¢in 51,13+0,894, Superposition algoritmasi igin

46,87+11,217 ve Monte Carlo algoritmasi i¢in 49,725+0,649 olarak belirlenmistir.

Sonug olarak, meme kanseri 6zellikle erken evrede tan1 konuldugunda uzun sagkalim
gosteren tam kiir saglanabilen bir kanser tiiriidiir. Bu nedenle hastalarin tedavisinde
dikkat edilmesi gereken en az yan etki ile hastalik kontrolii yanisira yasam kalitesinin
arttirtlmasidir. Radyoterapi sirasinda yapilacak diizgiin planlama basar1 oranlarini
yiikseltir. Calismamizda PTV dozlar1 agisindan klinik uygulamalarda en avantajl doz
hesaplama algoritmasinin Monte Carlo oldugu goriilmiistiir. Birden fazla algoritma
secenegi bulunan kliniklerde tedavi planlarinin yapimida Monte Carlo algoritmasinin

tercih edilmesi Onerilmektedir.
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6. Sonuc ve Oneriler

Kadinlarda en sik goriilen kanser tipi meme kanserinin tedavisinde radyoterapi biiyiik
rol oynamaktadir. Radyoterapinin amaci tedavi alanina regete dozunu verirken
cevredeki saglikli dokular1 maksimum seviyede korumaktir. Etkili bir tedavi
uygulamak i¢in tedavinin dogrulugu ¢ok onemlidir. Gegmisten giliniimiize gelisen
teknolojiyle beraber bircok doz hesaplama algoritmasi gelistirilmistir. Hastalarin
tedavi planlarinin kalitesi i¢in en dogru doz hesaplama algoritmasiyla tedavi planini
yapmak onem teskil etmektedir.

Bu ¢alismada, 10 farkli sol meme kanseri tanili hastanin 3BKRT tedavi planlar1 dort
farkli algoritmayla hesaplanmis ve hedef hacim ile kritik organlarin aldigi dozlar
acisindan degerlendirilmistir.

Calismamizda elde edilen PTV D2, Dygs Ve Douso dozlart Monte Carlo algoritmasi
lehine istatistiksel olarak anlamli bulunmustur (sirasiyla p=0,000,p=0,000,p=0,000).
HI degerleri karsilastirildiginda Pencil Beam algoritmasi istatistiksel anlamda tstiin
bulunmustur (p=0,017). Kalp i¢in De2 degerinde Monte Carlo algoritmasinin
istatistiksel olarak daha avantajli oldugu belirlenmistir (p=0,000). Kalbin Dogg degeri
icin Superposition algoritmasinin istatistiksel anlamda daha iistiin oldugu goriiliirken
(p=0,001), Vis degeri i¢in Pencil Beam algoritmasi istatistiksel anlamli fark
bulunmustur (p=0,062). Kalbin V25 degeri Pencil Beam algoritmasi lehine diisiik
¢ikmasina ragmen dort algoritma arasinda istatistiksel anlamda fark yoktur (p=0,186).
Akciger Dy2 degerine bakildiginda Monte Carlo algoritmasi igin istatistiksel olarak
anlamli fark varken (p=0,000), Dwgs degeri i¢in Superposition algoritmasinin
istatistiksel olarak {istiin oldugu bulunmustur (p=0,000). Akcigerin Vio ve V2o
degerleri Pencil Beam algoritmasi lehine istatistiksel olarak anlamli bulunmustur
(swrastyla p=0,000,p=0,011).

Elde edilen sonuglar literatiirdeki benzer ¢alismalarin sonuglariyla paraleldir. Sol
meme kanseri i¢in radyoterapi planlamasinda PTV’nin Dy, Degs Ve Dyso dozlari,
kalbin Dy dozu ve akcigerin Dy, degeri icin Monte Carlo algoritmasinin daha
avantajli oldugu saptanmistir. Bununla birlikte HI degeri, kalbin V25, akcigerin Viove
V2o degerleri i¢in Pencil Beam algoritmasinin avantajli oldugu goriiliirken, kalbin

Duwos, akcigerin Doggg degerler i¢in Superposition algoritmasi daha {istiin bulunmustur.
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Kalbin V25, V15 ve akcigerin V1o, V2o degerleri i¢in Pencil Beam algoritmasinin daha

avantajli oldugu belirlenmistir.
Sol yerlesimli meme kanseri radyoterapisinde en etkili plan i¢in Monte Carlo

algoritmasinin hedef hacim ve kritik organ dozlar1 agisindan daha avantajli oldugu

belirlenmistir.
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