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OZET

Amag: Bu tez projesinde, tim meme radyoterapisinde alan-igi-alan (FIF) teknigine

farkli foton enerji diizeylerinin etkisinin arastirilmasi amag¢lanmustir.

Yontem: Rando fantomun farkli meme hacimli bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri
tizerinde 4 ve 6 MV foton enerji diizeyleri ile tanjansiyel alan i¢i alan teknigi (tFIF)
kullanilarak, fraksiyon dozu 200 cGy olmak iizere PTV 5000 cGy doz alacak sekilde
tedavi planlar1 tasarlanmistir. Tedavi planlarinin, planlanan hedef hacim (PTV) ve risk
altindaki organ (OAR)’lara ait doz-hacim histogram (DVH)’leri degerlendirilmistir.
Ayrica tedavi planlarmma ait homojenite indeks (HI) ve konformite indeks (CI)
parametreleri hesaplanmistir. Klinigimizde tFIF teknigi ile tiim meme radyoterapisi
planlanmis ve tedavisi devam eden 10 hasta i¢in tFIF planlari tasarlanmistir. Rutinde
onaylanmis tedavi planlarinin ve tez ¢alismasi kapsaminda tasarlanan planlarin HI ve ClI
parametreleri hesaplanmistir. HI ve CI parametreleri ile PTV ve OAR’lere ait DVH
verileri istatistiksel olarak degerlendirilmistir. insan benzeri fantomda ve rutinde tedavisi
devam eden hastalarda, karst memenin dozu MOSFET dozimetre kullanilarak in-vivo

dozimetri yontemi ile dl¢iilmiistiir. Ol¢iim sonuglar: TPS sonuglariyla karsilastirilmistir.

Bulgular: Fantomun farkli foton enerji diizeyleri ile tasarlanan planlarinin HI ve CI
parametreleri yakin sonuglar vermistir. Fantomun 6 MV-tFIF planlarinda 4 MV-tFIF
planlarina kiyasla daha yiiksek karst meme dozlari 6l¢iilmiistiir. Meme hastalarinin 4
MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlar1 arasinda HI ve CI parametreleri agisindan istatistiksel
olarak anlamli fark bulunmamistir. Meme hastalarinin 6 MV-tFIF ve 4 MV-tFIF
planlarinda o6l¢iilen karst meme dozlar1 yakin bulunmustur. TPS’in alan disinda dozu

eksik hesapladig: belirlenmistir.

Sonu¢: Meme radyoterapisinde kullanilacak enerji secilirken kars1t meme dozu dikkate
alinmalidir. Planlar degerlendirilirken TPS verisinin eksik sonu¢ verdigi géz Oniinde

bulundurularak enerji se¢imi yapilmalidir.

Anahtar Kelimeler: Alan-igi-alan (FIF), In-vivo dozimetri, Tedavi planlama sistemi

(TPS), Tiim meme radyoterapisi



ABSTRACT

Objective: The aim of this study was to investigate the effect of different photon energy

levels on field-in-field (FIF) technique in whole breast radiotherapy.

Method: Treatment plans were created using tangentially field-in-field (tFIF) technique
with 4 and 6 MV photon energy levels on computed tomography (CT) images of human-
like phantom with different breast volume. Treatment plans, Dose-volume histogram
(DVH) s and isodose curves of planned target volume (PTV) and organ at risk (OAR)
were evaluated. In addition, homogeneity index (HI) and conformity index (CI)
parameters of treatment plans were calculated. In addition, whole breast radiotherapy
was planned in our clinic with tFIF technique and alternative tFIF plans were designed
for 10 patients who are still on treatment. DVH data, calculated HI and CI parameters of
PTV and OARs of routine approved treatment plans and alternative plans designed were
statistically evaluated. The dose of the contralateral breast was measured by in-vivo
dosimetry using semiconductor MOSFET dosimeter in human-like phantom and in
patients who continue routine treatment. Measurement results were compared with TPS

results.

Results: The HI and CI parameters of the phantom designed plans with different photon
energy levels gave close results. Higher contralateral breast doses were measured in the
6 MV-tFIF plans of the phantom compared to the 4 MV-tFIF plans. There was no
statistically significant difference in HI and Cl parameters between 4 MV-tFIF and 6
MV-tFIF plans of breast patients. The contralateral breast doses of breast patients
measured on the 6 MV-tFIF and 4 MV-tFIF plans were found close. It was determined

that TPS calculated the dose inadequate Radiation dose in the out of field regions.

Conclusion: When the energy selection in breast radiotherapy is performed, the
contralateral breast dose should be considered. Also, in selected energy the evaluating of

plans should be made by considering that TPS data gives inadequate results.

Key words: Field-in-field (FIF), In-vivo dosimetry, Treatment planning system (TPS),
Whole breast radiotherapy
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1. GIRIS

Meme kanseri kadinlarda en sik goriilen kanserdir. Radyoterapinin meme kanseri
tedavisinde lokal ve lokal-bolgesel kontrolii sagladigi ayni1 zamanda sagkalimi da
arttirdigr bildirilmistir (Arthur ve ark., 2006; Van de Steene ve ark., 2000). Erken
evre meme kanserli hastalar genellikle meme koruyucu cerrahi sonrasi standart
olarak tim meme 1sinlamasi ile tedavi edilmektedir. Meme kanseri hastalari igin
radyoterapi planlamasi, meme ve goglis duvarmin degisken biiyilikligl, sekli,
solunum hareketinin ayarlanmasi ve tedavinin tekrarlanabilirligi nedeniyle teknik
olarak zordur. Radyoterapi planlamasinda, uzun vadeli komplikasyonlardan
kaginmak icin akciger, kalp ve karsi meme gibi risk altindaki organ (OAR)’nin

korunmasina da 6nem verilmektedir (Balaji ve ark., 2016).

Tiim meme radyoterapisinde hedef hacim olan meme dokusunun bulundugu bolge ve
hedef hacme yakin yapilar nedeniyle karsilikli paralel tanjansiyel geometrili foton
alanlar1 kullanilmaktadir. Bu geleneksel tedavi tekniginde planlanan hedef hacim
(PTV)’de kama filtreler ile homojen doz dagilimi saglanirken, bazen memenin
kranial ve kaudal kisimlarinda diisiik veya yiiksek doz bolgelerinin meydana gelmesi
nedeniyle yeterli homojen doz dagiliminin saglanmadigi bildirilmektedir (Zackrisson
ve ark., 2000). Bundan dolay1 PTV’de homojen doz dagilimi elde etmek ve kalp,
akciger, karsi meme gibi korunmasi gereken OAR’lerin dozunu azaltmak icin
yogunluk ayarli radyoterapi (YART)’ye dayanan tedavi teknikleri gelistirilmistir
(Chang ve ark., 1999; Hong ve ark., 1999; Zackrisson ve ark., 2000; Lo ve ark.,
2000; Evans ve ark., 2000; Kestin ve ark., 2000; Asselen ve ark., 2001; Chui ve ark.,
2002). YART planlamasi genellikle 6 MV enerjili fotonlarin kullanimiyla PTV’de
homojen doz ve OAR’lerde oldukg¢a diisiik doz saglamaktadir. Ancak toplam
Monitdr Unit (MU) ve is yiikii artis1 bu teknik i¢in dezavantaj olarak bildirilmektedir
(Fong ve ark., 2009; Ayata ve ark., 2011).

Son yillarda basitlestirilmis yogunluk ayarli radyoterapi teknigi sayilan alan-igi-alan
(FIF) tekniginin tiim meme 1s1nlamalarinda kullanildig1 bildirilmistir. Toplam MU ve

is yikiiniin azaltilmasi ile FIF tekniginin klinikler igin etkili ve kullanilabilir oldugu



belirtilmistir (Torre ve ark., 2004; Borghero ve ark., 2007; Ercan ve ark., 2010;
Baycan ve ark., 2012; Lonski ve ark., 2018).

Meme radyoterapisinde basit tanjansiyel alan geometrisinin kullaniminin standart
haline geldigi bildirilmistir (Chang ve ark., 1999; Hong ve ark., 1999; Zackrisson ve
ark., 2000; Lo ve ark., 2000; Evans ve ark., 2000; Kestin ve ark., 2000; Asselen ve
ark., 2001; Chui ve ark., 2002; Torre ve ark., 2004; Borghero ve ark., 2007; Ercan ve
ark., 2010; Baycan ve ark., 2012). Ancak bu geometrinin kars1 memede istenmeyen
alan dis1 doza da neden oldugu belirtilmistir. Tiim ikincil meme kanserlerinin
yaklasik %50’sini primer meme kanseri nedeniyle tedavi edilen hastalar
olusturmaktadir (Gao ve ark.,, 2003). Primer meme radyoterapisini takiben
radyasyonla iliskili kars1 meme kanseri riskinin doza bagli oldugu, bu nedenle karsi
memede olusan alan dis1 dozun dogru bir sekilde belirlenmesi gerektigi bildirilmistir

(Lonski ve ark., 2018).

Modern tedavi planlama sistemlerinde, tedavi alaninin dozlari iyi tanimlanmasina
karsin tedavi alan1 disinda doz hesaplamalarinin dogrulugu genellikle belirsizlik
barindirmaktadir (Lonski ve ark., (2014, 2018); Kry ve ark., 2017). Tedavi alaninin
disindaki doz miktar1 genellikle alan biiyiikliigiine, alan kenarina olan mesafeye ve

enerjiye baghdir (Kry ve ark., 2017).

Bu tez projesinde, klinigimizde bulunan lineer hizlandiricilarin sagladigr 4 MV ve
6MYV foton enerji diizeyleri kullanilarak rando fantomda ve tiim meme radyoterapisi
planlanmis, tedavisi devam eden hasta goriintiileri iizerinde tFIF planlar1 TPS’de
olusturuldu. Ayrica tedavi edilen hacmin disinda kalan ve ikincil kanser riski
acisindan oldukca 6nemli olan karst memenin dozu 6ncelikle rando fantomda daha
sonra rutinde tedavi goren hastalarda in-vivo dozimetri ydntemiyle oOlgiilerek

arastirildi.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Radyasyon

Radyasyon, enerjinin elektromanyetik dalgalar veya atomik pargaciklar ile tasinarak
uzayda veya ortamda yayilmasi demektir (Khan ve Gibbons, 2014; Bailey ve ark.,
2014). Radyasyon kelimesi 1900°1i yillara kadar elektromanyetik dalga olarak
biliniyordu. Yiizyilin basinda elektronlar, X-iginlar1 ve dogal radyoaktivite
tanimlanarak radyasyon terimine dahil edildi. Yeni kesfedilen radyasyonlar
elektromanyetik radyasyonun aksine pargacik 6zelligi gosterdi. 1920°de De Broglie
dalga-pargacik ikiligi hakkinda bir teori gelistirdi. De Broglie’nin teorisi elektron
kirmim deneyi ile ispatlandi. Bdylece parcgaciklar ile dalgalar arasindaki ayrim
ortadan kalkti. Kesfedilen biitiin atomik ve atomik alt1 pargaciklar elektromanyetik
spektruma dahil edildi (Tsoulfanidis, 1995).

Dalga Boyu Enerji

(metre) (ev)
1013 1 1.24 <107 1>

X-i1sini ve
Kozmik isinlar

108 1 1.24 x102
103 1 1.24 x10°3

102 + 1.24 x10°®

107 - 1.24 x10°'3

Sekil 2.1. Elektromanyetik spektrum (Khan ve Gibbons, 2014).

Radyasyon, maddeyi iyonlastirma kabiliyetine bagl olarak, iyonlastirict olan ve
iyonlastirict olmayan radyasyon olarak smmiflandirilabilir. Iyonlastirict olmayan
radyasyonun dalga boyu 10 nm ve izeridir. Elektromanyetik spektrumda
radyodalgalari, mikrodalgalar, goriiniir 151k ve ultraviyole 1sinlar bu smiftadir.
Iyonlastiric1 radyasyon, bir elektronu atomdan veya molekiilden koparmak igin
yeterli enerjiyi tasiyan radyasyondur. Dogrudan ve dolayli iyonlastiric1 radyasyon
olarak ikiye ayrilir. Dogrudan iyonlastirict radyasyon, elektronlar, protonlar, alfa

pargaciklar1 ve agir iyonlar gibi yiiklii pargaciklardan olusur. Icinden gectigi



ortamdaki atomlarin yoriinge elektronlar1 ile Coulomb etkilesimi yaparak veya
cekirdegin Coulomb alani ile etkileserek ortama dogrudan enerji aktarir. Dolayli
iyonlastirict radyasyon, iki asamali bir siire¢le ortamda enerji depolayan yiiksiiz
(notr) pargaciklardan olusur. Ilk asamada, nétr parcacik icinden gectigi ortamda
yiiklii bir pargacik iiretir, ikinci asamada ise {iretilen yiiklii pargacik ortamin atomik
yoriinge elektronlart ile Coulomb etkilesimi yaparak veya atomun g¢ekirdeginin
Coulomb alani ile etkileserek ortama enerjisini birakir. Notronlar, X-1ginlar1 ve gama

1sinlar1 bu gruptadir (Tsoulfanidis, 1995; Bailey ve ark., 2014).

Direkt
iyonlastirici

iyonlastici Radyasyon
e Dolayll
RADYASYON

iyonlastirici
Iyonlastlrla Radyasyon
0Imayan
Radyasyon

Sekil 2.2. Radyasyonun smiflandirmasi (Podgorsak, 2005).

2.2. Radyasyon Madde Etkilesimleri

2.2.1. Yiiklii Parcaciklarin Madde ile Etkilesimi

Yikli parcaciklar, icinden gectigi ortamin atomlart ile etkilesime girerler. Bu
etkilesimler yoriinge elektronlar1 ile veye c¢ekirdegin Coulomb alan:i ile olabilir.
Aralarinda r uzakligi bulunan atomik elektron ve yiiklii pargacik arasindaki Coulomb
kuvveti; F = k Ze? / 12 “dir (Z: parcacigin yiiki, e: elektronun yiikii, k: Coulomb
sabiti). Bu kuvvetin etkisiyle hareketli yiiklii pargaciktan bagli elektrona enerji
aktarimi gerceklesir. Kuantize durumda bulunan elektron, enerji aktarimi sonunda
atomun uyarilmasina veya iyonlagsmasina sebep olabilir. Hareketli yiiklii pargaciktan
elektrona aktarilan enerji, yoriinge elektronunu atomdan koparmak igin yeterli ise bu
olaya iyonlasma denir. Gelen elektronun enerjisinin bir kismi, elektronun baglanma
enerjisi i¢in harcanir. Geri kalan enerji ¢ikarilan elektron tarafindan tasinir.
Yoriingede bosluk olustugunda, bu boslugu doldurmak igin dis yoriingede bulunan
elektron boslugu doldurur. Bu sirada iki enerji seviyesi arasindaki farka esit enerjide

X-1511 yayilir. Buna karakteristik X-1is1n1 denir. Atomun iyonlagsmasi sonucunda



ayrilan elektron, yiklii pargacik gibi davranir. Eger enerjisi yeterince yiiksek ise
bagka bir atomu iyonlastirabilir. Hareketli yiikli parcacigin enerjisi atomu
iyonlastirmak i¢in yeterli degil ise, yiiklii pargaciktan yoriinge elektronuna aktarilan
enerji elektronu bir iist enerji seviyesine ¢ikarabilir. Bu olaya uyarilma denir. Enerji
aktarimi gercgeklestikten sonra yoriinge elektronu bir {ist enerji seviyesine c¢ikar ve bir
siire sonra geri doner. iKi enerji seviyesi arsindaki gegiste X-151n1 yayrmlanir

(Tsoulfanidis, 1995).

Hafif yiiklii parcaciklar (elektronlar veya pozitronlar)’in enerjisi yiiksek ise etkilesim
¢ekirdegin Coulomb alani ile de gergeklesebilir. Hafif yiiklii pargacik ¢ekirdegin
yakinindan gecerken ¢ekirdegin elektrik alani ile etkilesime girer ve yoriingesinden
sapar, yani ivmelenir. Kaybettigi enerji “Bremsstrahlung” fotonu olarak salinir. Bu
radyasyon monoenerjik degildir. Salinan fotonun enerjisi, sifir ile maksimum enerji
(elektronun kinetik enerjisine esit) arasinda olabilir (Bailey ve ark., 2014; Turner,
2007).

Atilan elektron
AE- By
“

Gelen

elektron Karakteristik x- 1511

Carpismadan sonra gelen elektron

Sekil 2.3. Karakteristik X-1gininin yayilmasi (Khan ve Gibbons, 2014).
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Sekil 2.4. Bremsstrahlung fotonunun salimmmasi (Khan ve Gibbons, 2014).



2.2.2. Foton Madde Etkilesimleri

X-1sinlart veya gama 1sinlar1 olarak da adlandirilan fotonlar elektromanyetik
radyasyondur. Pargacik olarak diisiiniildiiglinde 151k hiz1 ile hareket ederler, kiitlesiz
ve yiiksiizdiirler. X-1sinlar1 genellikle, uyarilma ve iyonlagma gibi atomik gecisler
sirasinda veya Bremsstrahlung fotonlari olarak iretilir. Gama 1sinlart ise niikleer
gecisler sirasinda yayimlanir. X-1sinlarn atomdan, gama i1sinlar ise cekirdekten
yayilir. Fotonlar madde ile farkli sekilde etkilesime girerler. Her bir etkilesimin
olasilig1r fotonun enerjisine ve icinden gectigi ortamin atom numarasina baglidir
(Podgorsak, 2005). Radyoterapide kullanilan enerji araliginda Fotoelektrik Etki,
Compton Etkisi ve Cift Olusumu Etkisi en énemli etkilesimlerdir. Fotoelektrik etki
de; foton, enerjisinin bir kismini elektronu atomdan koparmak i¢in harcar, geriye
kalan enerjiyi yoriinge elektronuna aktarir ve elektron atomdan ayrilir. Bu elektrona
fotoelektron denir. Etkilesimin sonucunda foton kaybolur. Dokuda, ortalama
iyonlagsma enerjisi, gelen fotonun enerjisiyle kiyaslandiginda o6nemsiz kabul
edilmektedir. Bu nedenle fotoelektrona aktarilan enerji birincil fotonun enerjisidir.
Disiik enerjilerde, fotoelektronlar, birincil fotonun gelme eksenine dik olarak
yayilirken, en yiiksek enerjide birincil foton ile ayn1 yonde yayilmaktadir. Atomdan
ayrilan elektronunun yeri, iist enerji seviyelerinden gelen elektronla doldurulur. Yeni
elektron diizenlemesi sirasinda ortamda yayilan X-igin1 atomdan tekrar elektron
koparabilir. Bu elektrona “Auger” elektronu denir. Fotoelektrik etki, ortamin atom
numarasinin yiiksek ve fotonun enerjisinin diisiik oldugu durumlarda baskindir. Sekil
2.5.te Fotoelektrik etki sematik olarak gosterilmistir. Burada, Ey: gelen fotonun
enerjisi, Te . fotoelektronun kinetik enerjisi, Te™ auger : Auger elektronunun kinetik

enerjisini ifade etmektedir (Antoni ve Bourgois, 2017).

Sekil 2.5. Fotoelektrik etki ile X- 111 veya Auger elektronu salinimi (Antoni ve Bourgois, 2017).



Compton Etkisi, fotonun serbest ve durgun oldugu kabul edilen bir yoriinge
elektronundan sagilmasi olayidir (Turner, 2007). Normal kosullar altinda bir
atomdaki elektronlar baghdir, serbest degildir. Bununla birlikte fotonun enerjisi keV
diizeyinde ya da daha fazla ise elektronun baglanma enerjisi eV diizeyinde
oldugundan elektron serbest sayilabilir. Compton sacilmasinda foton yok olmaz,
sadece hareket yonii ve enerjisi degisir. Fotonun enerjisi elektrona verilen miktarda
azalir. Elektrona verilen enerji, elektron aralifina esit mesafede malzeme iginde

dagilabilir. Sagilan foton ortamdan kagabilir (Tsoulfanidis, 1995).

Diisiik enerjilerde (Ey <100 keV), sagilan fotonlar izotropik yayilirlar ve ortalama
enerjileri birincil fotonun enerjisine yakindir. Compton elektronlari ise yarim uzayda
her yone diizgiin bir sekilde yayilir ve ortalama enerjileri birincil fotonun
enerjisinden kiigiiktiir. Yiiksek enerjilerde (Ey> 100 keV) ise sagilan fotonlar, enerji
arttikca agiklig1 azalan bir koni i¢inde ileri yonde yayilir. Enerjileri, foton enerjisinin
kiiglik bir pargasidir (ortalama olarak). Compton elektronlari, enerji arttik¢a Sagilma
acis1 kiiglilen ve ortalama enerjileri gelen fotonun enerjisine yaklasan bir Kkoni
seklinde yayilir. Dokuda 50 keV ile 10 MeV arasindaki enerjiler igin enerji transferi
temel olarak Compton etkilesimi ile gergeklesir. Sekil 2.6.’da Compton Sagilmasi
gosterilmistir. Burada, y: gelen foton, y': sagilan foton, e: elektronu ifade etmektedir
(Antoni ve Bourgois, 2017).

. e-— ¢
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Sekil 2.6. Compton Sagilmasi (Antoni ve Bourgois, 2017).

Cift olusumu etkisi, fotonun ¢ekirdegin alani ile etkilesime girmesidir. Gelen foton,
atom c¢ekirdeginin yakininda bir elektron-pozitron ¢iftine dontisebilir. Etkilesim
sonunda foton yok olur ve elektron-pozitron ¢ifti olusur (Tsoulfanidis, 1995). Cift
olusumunda orijinal foton yok olur ancak pozitron anhilasyona ugradigi zaman 511

keV enerjili iki foton meydana gelir. Bu bir esik reaksiyonudur. Cift olusumu etkisi



icin gelen fotonun enerjisi en az, elektron ve pozitronun durgun kiitle enerjileri
toplam1 (1.022 MeV)’e esit olmalidir. Sekil 2.7.’de ¢ift olusumunun etkisi sematik
olarak gosterilmistir. Burada, Ey: gelen fotonun enerjisi, Te-: elektronun Kinetik
enerjisi, Tex: pozitronunun Kinetik enerjisini ifade etmektedir (Antoni ve Bourgois,
2017).

E, > 1.02 Mel’

0511 Mel

0511 Mel

Sekil 2.7. Cift Olusumu Etkisi (Antoni ve Bourgois, 2017).
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Fotoelektrik
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Compton
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Sekil 2.8. Ug etkilesimin karsilastiriimasi (Tsoulfanidis, 1995).

2.3. Radyasyon Doz Birimleri

Radyasyon dozu ya da doz terimi, sogurucu ortamda genellikle dokuda gram basina
biriken enerji yani sogrulan doz ve radyasyon tiirliniin zarar verici etkisini anlatan
etkin doz esdegeri kavramlari dikkate alinarak tanimlanmistir. Diger bir terim ise
sadece hava i¢in tanimlanan, havada x isinlarinin ve gama ismlarinin {rettigi

iyonizasyon miktarinin bir 6l¢iisii olan maruz kalma (1sinlama)’dir (Martin, 2006).



Kerma: KERMA (Kinetic Energy Released in Matter), dolayli iyonlastirict
radyasyon (fotonlar ve ndtronlar) i¢in tanimlanmistir. Sogurucu ortamin birim kiitlesi
(Am) basina dolayli iyonlastiric1 radyasyon tarafindan yiikli pargaciklara aktarilan
enerji (AE,, ) olarak ifade edilir (Martin, 2006).

Sogrulan Doz (Absorbe Doz): Sogrulan doz, birim kiitle (Am) basina depolanan
enerji (AE,,) miktar1 olarak tanimlanir. Sogrulan doz i¢in geleneksel birim rad 'dir ve
1 g sogurucu ortamda, Ozellikle dokuda 100 erg’lik enerjinin sogrulmasina esittir.
Sogrulan doz Uluslararasi Birim Sistemi (SI)’ de gray (Gy) ‘dir ve ortamda kilogram

basina 1 Joule’lik enerjinin sogrulmasi olarak tanimlanir (Martin, 2006).

Esdeger Doz: Depolanan enerji ayni olsa da farkli radyasyon tiirleri farkli biyolojik
hasara neden olmaktadir. Radyasyonun biyolojik etkilerinin bir organizmada
radyasyon ile depolanan enerjiyle dogru orantili olmadigi bilinmektedir. Bu nedenle
absorbe doz, biyolojik hasarin 6l¢iisti olarak kullanilmamaktadir. Biyolojik etkiler,
sadece depolanan toplam enerjiye degil, ayn1 zamanda radyasyonun yolu boyunca
dagilimina da baghdir. Radyasyonun lineer enerji transferi (LET) ile radyasyon
hasar1 artar. Boylece, ayn1 sogrulan doz i¢in, yliksek-LET radyasyonundan (6rnegin,
alfa pargaciklari, ndtronlar, vs.) gelen biyolojik hasar, diisiik-LET radyasyonundan
(beta parcaciklari, gama 1sinlari, x-1smnlari, vb.) gelen biyolojik hasardan ¢ok daha
biiyiiktiir. H ile gosterilen esdeger doz, sogrulan dozun her bir radyasyon tipi ile
iliskili hasarin1 karakterize eden bir faktér olan Q kalite faktorii ile ¢arpimi olarak
tanimlanmistir. Geleneksel birim sisteminde esdeger doz birimi rem ile SI birim

sisteminde ise Sievert (Sv) ile ifade edilir (Martin, 2006).

Etkin doz: Etkin doz (E), esdeger dozun doku agirlik faktorii ( wp ) ile ¢arpimi

olarak tanimlanir. Etkin doz birimi S| birim sisteminde sieverttir (Sv) (Martin, 2006).

Aktivite: Radyoaktif bir maddenin aktivitesi A, birim zamanda bozunan g¢ekirdek
sayist olarak tanimlanmistir. Yeni birimi Becqurel, eski birimi Curie’dir. 1gram
radyumun saniyede aktivitesi 1 Ci’dir ve lgram radyumun saniyede 3,7x10%°
bozunuma ugramasina karsilik gelir. SI birim sisteminde, becquerel (Bq), saniyede

bir bozunmaya karsilik gelir (Martin, 2006).



Maruziyet Dozu: Maruz kalma terimi, X 1sinlart veya gama isinlarinin havada
rettigi iyonizasyon miktarini tanimlamak i¢in kullanilmaktadir. Rontgen (R)
radyasyon maruziyet birimidir. Sadece hava i¢in tanimlanmistir. Yaklagik 3 MeV
enerjisine kadar Xx-isinlar1 ve gama isinlar igin gegerlidir. Rontgen, 0,001293 ¢
havada (atmosfer basimcinda ve 0 °C de 1 cm® hava) 1 elektrostatik yiik birimi kadar
(1 esu = 3.336x 1071% C) aym isaretli yiik iireten X-151n1 veya gama radyasyonu
miktar1 olarak tammlanmigtir. Ayn1 zamanda 1R, 1 kg havada 2,58 x 107* C yiik
ireten X-151m1 radyasyonu veya gama radyasyonu miktaridir. Rontgen, SI birim
sistemine dahil degildir. Maruz kalma SI birim sisteminde, 1 kg havada 1 C yiik

olarak tanimlanan X birimidir (Martin, 2006).

TABLO 2.1. Radyasyon terimleri, birimler, eski ve yeni birimler arasindaki doniisiim (Podgorsak,

2005).

TERIM | TANIM YENI BiRiM ESKi BiRiM DONUSUM
Maruziyet =22 P 107* 1R = 1esu A o 107 C
Dozu (X) Amajr ) kg hava cm3havagrp b kg hava
Kerma (K ABtr J

K| x=7 Loy =17 - -
Sogrulan x=AEab ] lrad = 128 1 Gy = 100 rad
Doz (D) Am 1Gy = 1k—g ra g
Esdeger Doz | Hp = Dwy 1Sv 1rem 1Sv=100rem
(Hr)

Etkin Doz | E = Hpwyp 1Sv 1rem 1Sv =100 rem

(E)

Aktivite (A) A=2AN 1Bq = 1s7?! 1Ci = 3,7 x 100571 1Bg = 1 Ci
1737 %10

2.4. Radyasyon Doz Ol¢iim Arac ve Gerecleri

Doz Olgiim Cihazlar1 (Dozimetreler), maruz kalma, kerma, kerma hiz1, absorbe doz,
absorbe doz hizi, esdeger doz, esdeger doz hizi ve iyonize radyasyon miktarin
dogrudan veya dolayli olarak o6l¢en cihazlardir. Okuyuculariyla birlikte, dozimetri
sistemi olarak adlandirilirlar. Dozimetrik bir niceligin 6l¢iilmesi, dozimetri sistemleri
kullanilarak niceligin degerinin deneysel olarak bulunmasi demektir. Olgiimiin
sonucu, sayisal bir deger ve uygun bir birimle ifade edilen dozimetrik niceligin

degeridir. Doz o6lgiim cihazinin radyasyon dozimetrisinde kullanilabilmesi igin
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dozimetrenin, olgiilen dozimetrik niceligin bir fonksiyonu olan ve uygun
kalibrasyonla radyasyon dozimetresi i¢in kullanilabilen en az bir fiziksel 6zellige

sahip olmasi gerekir (Podgorsak, 2005).

2.4.1. Dozimetrelerin Ozellikleri

Dogruluk ve Kkesinlik: Radyoterapi dozimetrisinde oOlgiimle iliskili belirsizlik,
dogruluk ve hassasiyet olarak ifade edilir. Dozimetri 6l¢iimlerinin hassasiyeti, benzer
kosullar altinda Ol¢limlerin tekrarlanabilirligini belirtir ve tekrarlanan Olgiimlerde
elde edilen verilerden tahmin edilebilir. Dozimetri 6l¢limlerinin dogrulugu, dl¢iilen
niceligin beklenen degerinin olgiilen degere yakinhig: olarak ifade edilir. Olgiim
sonuglari kesin olarak dogru olamaz ve bir 6l¢iim sonucunun yanlhishigi 'belirsizlik'
olarak nitelendirilir. Belirsizlik, bir niceligin Olgiilen degerlerinin dagilimini
aciklayan bir parametredir; istatistiksel yontemlerle (tip A) veya diger yontemlerle
(tip B) degerlendirilir, bilinen bir isareti yoktur ve genellikle simetrik oldugu
varsayilir. Olgiim hatasi, bir niceligin dlciilen degeri ile o niceligin gercek degeri
arasmdaki farktir. Hatanm hem sayisal degeri hem de isareti vardir. Olgiim hatasi
tam olarak bilinmiyorsa, beklenen degere en iyi yaklasim telafi edici diizeltmeler
kullanmaktir (Podgorsak, 2005).

Dogrusallhik: Ideal olarak, dozimetreden okunan deger, dozimetrik nicelik ile dogru
orantili olmalidir. Bazen, belirli bir doz araligmmdan sonra dozimetre dogrusal
olmayan davranis gosterebilir. Dogrusallik aralig1 ve dogrusal olmama davranisi ise
dozimetrenin tipine ve fiziksel 6zelliklerine baglidir. Dogrusal olmayan davranis i¢in
diizeltme uygulanabilir. Sekil 2.9.°da bir dozimetrenin doza karst davranisi
goriilmektedir. A egrisi dozimetrenin 6nce dogrusal daha sonra supralineer ve son
olarak doygunluk gosterdigini, B egrisi ise once yiiksek dozlarda dogrusallik daha
sonra doygunluk gosterdigini ifade etmektedir (Podgorsak,2005).

Dozimetre okumasi
\".‘
\
\
\
|
\
|

Sekil 2.9. Dozimetrenin doza karsi davranis1 (Podgorsak,2005).
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Doz hizi bagimhhg: Birlestirilmis sistemler, bir dozimetri sisteminin birlesik
yanitin1 Olger. Bu tiir sistemlerde 6lgiilen dozimetrik nicelik, bu niceligin hizindan
bagimsiz olmalidir. Ideal olarak, iki farkli doz hizinda dozimetri sisteminin yanit1
sabit kalmalidir. Doz hizi, dozimetre okumalarini etkilerse uygun diizeltmelerin

kullanilmas1 gerekmektedir (Podgorsak, 2005).

Enerji bagimhihgi: Dozimetri sisteminin yanitinin radyasyon kalitesine bagli olarak
degismesi enerji bagimliligi olarak adlandirilmaktadir. Dozimetri sistemleri, belirli
bir 151n demeti kalitesinde (veya kalitelerinde) kalibre edilir ve ¢ok daha genis bir
enerji araligimnda kullanilir. Bu durumda kullanilan enerjiye gore enerji bagimlilig
diizeltmesi uygulanir. Dozimetrenin enerjiye bagli yanitinin diiz olmasi1 beklenir.
Ancak radyoterapide ilgilenilen nicelik suya (veya dokuya) verilen doz oldugundan
ve higbir dozimetre tiim radyasyon Kkaliteleri icin su veya doku esdegeri
olmadigindan enerji bagimlilig1 6zelligi dozimetri sistemi i¢in 6nemlidir (Podgorsak,

2005).

Yon bagimhhgi: Dozimetrenin yanitinin radyasyonun gelme agisiyla degismesine,
dozimetrenin yon veya agisal bagimliligi denir. Dozimetreler genellikle yapisal
detaylari, fiziksel boyutu ve gelen 1sin enerjisi nedeniyle yon bagimliligim

sergilemektedir (Podgorsak, 2005).

Uzaysal ¢oziiniirliik: Doz, noktasal bir nicelik oldugundan dozimetre ¢ok kiigiik bir
hacimde dozun belirlenmesine izin vermelidir (yani, bir noktada dozu karakterize
etmek icin nokta dozimetresine ihtiya¢ duyar). Dozun belirlendigi noktanin
konumunun (yani uzaysal konumu) bir referans koordinat sisteminde iyi

tanimlanmasi gerektigi belirtilmektedir (Podgorsak, 2005).

2.4.2. Fantomlar

Radyasyonun ozelliklerini dozimetrik agidan incelemek igin farkli malzemelerden ve
sekillerden yapilmis yapilar kullanilmaktadir. Genel olarak bu yapilara fantom
denilir. Fantomlarin radyasyon sogurma ve sagilma ozelliklerinin insan viicuduna
benzer olmasi istenmektedir. Insan viicudunun yaklasik olarak ortalama %701 sudan

olustugu igin fantom malzemesi olarak su tercih edilmektedir (Podgorsak, 2005).

12



Su fantomu Cihaz1

Radyoterapinin dozimetri protokollerinde radyasyon parametrelerinin su ortaminda
karakterize edilmesi gerektigi Onerilmektedir. Bu islemlerde su fantomu cihazi
kullanilmaktadir. Giiniimiizde kullanilan su fantomu sistemleri, su tanki ve su
rezervuari disinda dozimetre hareketini saglayan bilgisayar destekli servo motorlari
ve sinyal Olgebilen elektrometre gibi kisimlardan olusmaktadir. Su fantomu
kullanilan dozimetrenin istenilen konuma hareket etmesini saglayan bilgisayar
kontrollii bir el kumanda sistemine sahiptir. Olgiim aliabilmesi igin elektrometreye
bagli detektorler fantom ile birlikte kullanilmaktadir. Su fantomu kontrolleri bu
elektrometreye bagli olan bilgisayar yazilimi ile saglanir. Radyasyon 1sinlarinin,
merkezi eksen derin doz verileri ve farkli derinlikte doz profilleri su fantomunda
Ol¢iilmektedir. Elde edilen olglim sonuglari kullanilarak yazilimlar vasitasiyla 2-
boyutlu (2D) ve 3-boyutlu (3D) doz dagilimi verileri hesaplanabilmektedir. Ayrica

mevcut yazilimlar ile verilerin analizi de yapilabilmektedir (Podgorsak, 2005).

Sekil 2.10. PTW marka su fantomu (www.ptwdosimetry.com).

Kati fantom

Radyasyon dozimetrelerini su ortaminda kullanmak her zaman miimkiin
olmadigindan, su yerine kullanilabilecek su esdegeri kati fantomlar gelistirilmistir.
Ideal olarak, bir malzemenin doku veya su esdegeri olmasi icin, etkin atom
numarasinin, gram bagina elektron sayisinin ve kiitle yogunlugunun ayni olmasi
gerekmektedir. Compton etkisi klinik araliktaki megavoltaj foton isinlari ig¢in en

baskin etkilesim oldugundan, bir malzemenin su esdegeri olabilmesi i¢in su ile ayni
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elektron yogunluguna (santimetrekiip basma elektron sayis1) sahip olmasi
gerekmektedir. Kat1 su esdegeri fantomlar plakalar seklinde polistren, akrilik ve

plastik esasli malzemelerden tasarlanmistir (Podgorsak, 2005).

\' -
v - =

- | ﬁ/

Sekil 2.11. PTW Akrilik ve RW3 Kkat1 fantom (www.ptwdosimetry.com).

insan benzeri fantom

Insan viicudu farkli yogunluk degerlerine sahip (kas, kemik, hava vs.) yapilardan
olusur. Bu nedenle doz Olgiimlerinde insan anatomik yapisina uygun olarak
tasarlanmig antropomorfik fantomlar Radyoterapide kullanilir (Khan ve Gibbons,
2014). Insan benzeri fantomun yapisinda fakli dokular icin farkli yogunlukta
malzemeler kullanilmaktadir. Yumusak dokular 1s1 ile sertlesmis sentetik bir
maddeden iiretilen plastik temelli malzemelerdir, etkin atom numaras1 7,30 £ %1,25
ve kiitle yogunlugu 0,985 + %1,25 g/cm3 *tiir. Akcigerler, yumusak doku ile ayni
etkin atom numarasina (7,30) sahip olmalarina ragmen yogunluklar1 0,32 + %0,01
g/cm?® ’tiir. Fantomdaki kemikler gercek insan kemikleridir ve fantomda da insan

viicudunda bulunan bosluklar mevcuttur.

Fantomlar genellikle 2,5 cm kesit kalinligina sahiptir. Bu fantomlarin kadin, erkek ve

cocuk tasarimlart mevcuttur (http://rsdphantoms.com, Erisim tarihi: 22 Haziran

2020).

2.4.3. Noktasal Doz Ol¢iim Sistemleri
Iyon odasi ve elektrometre
Iyon odalari radyoterapide sogurma dozu 6l¢iimii icin kullanilir. Ozel gereksinimlere

bagli olarak ¢esitli silindir vaya yassi seklinde tasarimlari vardir. Silindir tipi iyon
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odalar1 temel olarak merkezi toplayici elektrot ve duvar adi verilen iletken dig
elektrottan olusan, hava ile doldurulmus bir kavitedir. Iyonize radyasyon kavite
icindeki hava ile etkilesir. Etkilesim sonucunda elektron-iyon c¢iftleri olusur.
Elektrotlar arasina gerilim uygulanmasiyla ayni isaretli yikler merkezi elektrot
tarafindan  toplanabilir. Toplanan yiikler elektrometre yardimiyla akima
doniistiiriilebilir. Ayrica bu sistem puls modunda da c¢aligabilir. Farmer tipi iyon
odasimnin temel tasartmi  Sekil 2.12.°de goriilmektedir. Silindirik dis duvar,
elektrotlardan biri olarak islev goriir ve grafitten yapilmistir. Merkezi elektrot, ince
aliiminyumdan yapilmistir. Nominal kavite hacmi 0,6 cm®tiir. Kavite uzunlugu 24
mm’dir ve 6,25 mm i¢ ¢apa sahiptir. Grafit dis duvart 0,5 mm kalinligindadir

(PTCFE: poli-trikloro-floro etilen) (Podgorsak, 2005; Mayles ve ark., 2007).

Graphite PTCEE
Aluminium Dural

214
24.0

36.8

Sekil 2.12. Farmer tipi iyon odasinin temel tasarimi1 (Mayles ve ark., 2007).

Elektrometre, iyon odasinda olusan elektrik akimi sinyallerini 6l¢erek doz hakkinda
bilgi verir. Radyasyon alanina yerlestirilen iyon odasina bir kablo yardimi ile
baglanir. Olgiilecek iyon akimi veya yiikii ¢ok kiigiik olabileceginden, dogru 6l¢iim
alabilmek icin 6zel elektrometre devreleri tasarlanmistir. Iyon odas1 dozimetrisinde
kullanilan elektrometreler negatif geri besleme islemsel kuvvetlendiricilerdir (Khan

ve Gibbons, 2014).

2.4.4. 2-Boyutlu Dozimetrik Sistemler

Radyografik veya radyokromik filmler, diiz panel elektronik portal goriintiileme
cihazlar1 (EPID; Electronic Portal Imaging Device), 2-Boyutlu (2D; 2 Dimension)
dizilimli iyon odasi (IBA; MatriXX gibi) veya diyot dozimetreler (Sun-Nuclear;
Mapcheck) igeren dozimetreler 2D doz dagilimlarini 6lgmek igin kullanilmaktadir

(Saminathan ve ark., 2010; Buonamici ve ark., 2007). Bu tip dozimetreler, lineer
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hizlandirict 1gininin diizliigl, simetrisi, alan genisligi, penumbrasi ve rutin kalite
giivence kontrolleri i¢in kullanilir. Ayrica tedavi planlama sisteminden elde edilen 3-
Boyutlu (3D; 3 Dimension) doz dagilimlari, dozimetrik yontemlerle dogrulanir
(Saminathan ve ark., 2010). Dozimetrik dogrulamada, ayni diizlemde 2D igin
hesaplanan ve oOl¢iilen veriler yazilimlar vasitasiyla karsilagtirilir. Yazilimlar farkl

analiz metodlar1 ile veri degerlendirmesi yapabilmektedir.

2.5. In-Vivo Doz Ol¢iim Teknikleri

Radyoterapide, tedavinin giivenilirliginin ve temininin saglanmasina in-vivo
dozimetrinin 6nemli katkis1 vardir (Van Dam ve Marinello, 2006). In-vivo Latince
bir kelimedir. Belirli bir amag¢ i¢in canli sistemde bir incelemeyi ifade eder.
Radyoterapide in-vivo dozimetri, tedavi sirasinda hasta tarafindan alinan radyasyon
dozunun Olgiilmesi anlamima gelmektedir. Radyoterapi departmanlarinin Kalite
temininde tedavi dogrulama yontemlerinin yanisira in-vivo dozimetri de yer
almaktadir. Hem verilen tedaviyi izlemek hem de tedavi sirasinda meydana gelen
cesitli hatalar1 saptamada yararli oldugu bildirilmistir (Mijnheer ve ark., 2013). In-
vivo dozimetrisinin farkli sekillerde yapilabilirligi s6z konusudur bunun Once
fantomda sonrasinda ise hastada gergeklestirilmesi Onerilmektedir. Tedavinin
dogrulugunu iyilestirmek ve doz belirsizligini en aza indirmek amaciyla hedef dozu
dogrulamak i¢in in-vivo doz dlgtimleri yapilabilir. Ayrica, tedavi planlama sistemin
hesaplamalarinda alan disinda kalan risk altindaki organlarin (gdz, kars1 meme, vs.)
dozunda belirsizlik olabilecegi i¢in bu organlarin dozlart in-vivo doz dl¢limleriyle
belirlenebilir. Ozel tedavi tekniklerinde (TBI, TSEI, SBRT, vs.) timér ve OAR
dozunun dogrulanmasi amaciyla in-vivo doz 6lgtimleri gergeklestirilir (IAEA, 2013;
Van Dam ve Marinello, 2006).

Verim / Hedef dozun dogrulanmasi: Hastanin cildine dozimetreler yerlestirilerek
tek alan ve karsilikli paralel alanlarda giris ve ¢ikis dozu in-vivo Ol¢iimleri
yapilabilir. Burada giris dozu olgtimleri ile tek alan i¢in verim kontrolii saglanirken,
orta hat yerlesimli tiimorlerin dozunu da transmisyon hesaplamalariyla elde etmek
miimkiindiir. Ayrica 6zofagus, rektum ve vajina gibi yerlesimli tiimérlerin dozu

intrakaviter in-vivo dl¢timleri ile elde edilebilir (Van Dam ve Marinello, 2006).
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Risk altindaki organ (OAR)’ larda in-vivo doz 6l¢iimleri: Dozimetrelerin hastanin
cildine yerlestirilmesiyle yapilan giris dozu/cilt dozu oOl¢iimleri ile OAR dozu
belirlenebilmektedir. Kars1 meme, g6z mercegi ve skrotum gibi radyoterapi sirasinda
alan disinda kalan organlarin aldigi dozun belirlenmesi i¢in de in-vivo doz 6lgiim
yontemleri kullanilmaktadir. Ayrica intrakaviter in-vivo olgiimleri ile rektum,
mesane gibi OAR’lerin dozlar1 belirlenebilmektedir (Mijnheer ve ark., 2013; Van
Dam ve Marinello, 2006).

Ozel tedavi tekniklerinde in-vivo doz ol¢iimleri: In-vivo dozimetri tim viicut
isinlamast (TBI)’ da orta hat dozunun belirlenmesi ve akcigerin ne zaman
korunacagina karar vermek igin kullanilabilmektedir. Cilt dozu’nu belirlemek
amaciyla Stereotaktik viicut radyoterapisi (SBRT), tim cilt elektron ismnlamasi
(TSEIl), ve goglis duvarmin tedavisi sirasinda, in-vivo cilt dozimetrisi
yapilabilmektedir. Bitisik alanlarda foton-foton veya foton-elektron alanlariin
cakistigt bolgede olusan dozun dogrulanmasi in-vivo doz Ol¢iimleri ile
yapilabilmektedir (Mijnheer ve ark., 2013).

2.5.1. in-Vivo Doz Ol¢iim Araclar

In-vivo dozimetreler gercek zamanli dozimetreler ve pasif detektorler olarak
siiflandirilabilmektedir. Ger¢ek zamanli dozimetrelerle 1sinlama aninda okuma
alinabilmektedir. Diyotlar, metal-oksit yariiletken alan etkili transistor
(MOSFET)’ler, plastik sintilasyon detektorleri ve EPID’ler gergek zamanli
dozimetrelerdir. Pasif dozimetreler ile isinlamadan belirli bir siire sonra okuma Verisi
alinabilmektedir. Termoliiminesan dozimetre (TLD)’ler, optik uyarilan liiminesan
dozimetre (OSLD)’ler, radyo-fotoliiminesan dozimetre (RPLD)’ler, implante
edilebilir MOSFET detektorleri, radyografik ve radyokromik filmler pasif
dozimetrelerdir. Her iki smifta bulunan bu dozimetreler deney Ol¢limlerinde
kullanilan radyasyon tiirii ile doz cevaplari alinarak kalibre edilmelidir (Mijnheer ve
ark., 2013).

2.5.2. Metal Oksit Yariiletken Alan Etkili Transistor Dozimetre Sistemi
Metal Oksit Yariiletken Alan Etkili Transistor (MOSFET) dozimetreler yariiletken
kategorisinde yer almaktadir. S (kaynak), G (kapi) ve D (oluk) olarak adandirilan tig¢
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adet terminali vardir. Terminaller silikon substrat tabakasinin {izerine
yerlestirilmistir. G teminali ile silikon substrat tabakasi arasinda yalitkan silikon
dioksit (SiO2) tabakas1 bulunmaktadir. SiO tabakasinin altindaki bolgeye kanal denir
ve S ile D terminallerini birlestirir. MOSFET silikon substrat tabakasinin tipine baglh
olarak ‘p’ veya ‘n’ kanalli olabilir. n-kanalli MOSFET (nMOSFET)’te, silikon
substrat tabakasi pozitif olarak katkilandirilmigtir. Elektronlar, kanal akimini
kaynaktan D terminaline ileten yiik tasiyicilaridir. p-kanali MOSFET
(PMOSFET)’te ise silikon substrat tabakasi negatif katkilandirilmistir ve desikler yiik
tastyicilaridir. S ve D arasina bir bias gerilimi uygulandiginda, dnceden belirlenmis
olan akim' in akmasi i¢in G terminaline bir esik gerilimi uygulanir. MOSFET in
temel galisma prensibi, iyonlastirici radyasyonun G terminalinin oksitinde desik-
elektron ciftleri tiretmesine dayanmaktadir. Bu yiik tasiyicilari Si / SiO2 arayiiziinde
hareket eder ve tuzaklarda yakalanir. Boylece bu bolgede yiik birikmesi olur. Olusan
yiik tabakasi, kanal akimimi degistirir ve kanal boyunca akimin sabit akmasini
saglamak i¢in esik voltajinin degismesine yol agar. Tuzaklarda yakalanan yiik
tastyicilarinin sayisiyla orantili olarak esik geriliminde voltaj degisimi meydana
gelir. Esik voltajinin degisimi SiO> tabakasinda sogrulan doz ile iliskilendirilebilir
(Van DAM ve Marinello, 2006). MOSFET dozimetrelerin kiigiik hacim, dozu kalici
olarak saklama, doz hizindan bagimsiz olma, doz bilgisinde bozulma olmadan
okunabilmesi ve ayarlanabilir hassasiyetleri nedeniyle radyoterapide in-vivo
dozimetri i¢in olduk¢a kullanish oldugu belirtilmistir (Rosenfeld, 2002). MOSFET
Dozimetre sistemi bir okuyucu ve cilt lizerine yerlestirilebilen yariiletken problardan

olusmaktadir. Ihtiyaca gore farkli sayida problarin kullamldig: sistemler meveuttur.

S (Kaynak) G (Kap1) D (Oluk)

R i
oksit
ya /
4 4 77
[ PTS = p
kanal
Substrat

Sekil 2.13. pMOSFET’in yapist (Van DAM ve Marinello, 2006).

18



2.6. Radyoterapi

Radyoterapi; iyonize edici Ozelligi olan X-isinlari, gama 1sinlari, elektronlar,
protonlar ve agir yiiklii pargaciklarin kétii huylu (malign) ve iyi huylu (benign)
tiimorlerin tedavisinde kullanilmasidir. Radyoterapinin amaci; tanimlanan timor
hacmine belirlenen tedavi dozunu verirken hacmi c¢evreleyen saglikli dokuya
miimkiin oldugunca az zarar vererek hastanin yasam kalitesini ve sag kalim siiresini
arttirmaktir. Radyoterapi radikal (iyilestirici), adjuvan ve palyatif tedavi olarak
siiflandirilabilmektedir. Radikal radyoterapi, tiimorii tamamen kontrol altina almak
amaciyla uygulanan tedavi seklidir ve radyasyon dozu tedavi edilecek bolgeye gore
degismekte olup 60-80 Gy arasindadir. Bazen ilk tedavi cerrahi ve/veya
kemoterapiden sonra Adjuvan radyoterapi olarak uygulanmaktadir. Tedavi dozu 45-
60 Gy arasinda degismektedir. Radyoterapi tedavi edici etkisinin yaninda hastaliga
bagl ortaya c¢ikan agr1 ve kanamayi gidermek i¢in de palyatif radyoterapi olarak
kullanilmaktadir. Uygulanan toplam radyasyon dozu 20-40 Gy arasinda
degismektedir (Lemoigne ve Caner, 2007).

2.6.1. Radyoterapide Kullanilan Hacim Kavramlari

Radyasyon onkolojisi merkezleri arasindaki klinik bilgi ve sonug aligverisi, dozlar ve
bunlarin verildigi hacimleri belirtmek i¢in kullanilan yontemlerin diizen ve
anlagilirhgr tizerine ICRU (International Commision on Radiation Unit and
Measurement)’nun tavsiyeleri bulunmaktadir. 3D gériintiileme ve bilgisayarl
tomografinin tedavi planlama isleyisinde kullanimiyla yap1 ve organlarin hacimsel
bilgilerine erisilebilmektedir. Bu kapsamda i1sinlama tekniklerini bildirmek ig¢in
gerekli olan terim ve kavramlar tanimlanmistir. Kanser hastalarinin radyasyonla
tedavisi i¢in ilgili timorli organ veya dokunun, saglikli doku ve organin hacim
tanimlamalar1 ICRU’nun 50, 62, 71, 78 ve 83 nolu raporlarinda belirtilmistir (ICRU,
1993; ICRU,1999; ICRU,2004; ICRU, 2007; ICRU,2010).

Tamimlanabilir tiimér hacmi (GTV): GTV (Gross Target Volume), timor
hiicrelerinin en yogun oldugu bolgedir. Gozle goriilebilir, elle hissedebilir ve
goriintileme yontemleri ile gorlntilenebilir hastaligin hacmini tanimlar. Primer

timori varsa lenf nodu yayilimini veya diger yayilimlar da igerir (ICRU, 1993).
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Klinik hedef hacmi (CTV): CTV (Clinical Target Volume), GTV ve / veya
mikroskobik yayilim i¢eren doku hacmidir. CTV klinik bir hacimdir (ICRU, 1993).

Isinlanan hedef hacim (ITV): ITV (Irradiated Target Volume), CTV’ye hastanin
organ hareketlerine bagli olan bir internal marj (IM)eklenmesiyle olusan dokunun
hacmidir. Internal marj ise fizyolojik hareketlere bagli CTV nin seklinin ve hacminin

degismesine sebep olan marjdir (ICRU, 1999).

Planlanan hedef hacim (PTV): PTV (Planning Target Volume), geometrik bir
kavramdir. CTV’nin tedavi dozunu alabilmesi igin olasi tim geometrik
degisikliklerin etkisi g6z Oniine alinarak uygun 1sin diizenlemelerinin se¢ilmesi i¢in
tanimlanmaktadir. Organ, timor ve hasta hareketlerine, 1sin ve hasta
pozisyonlanmasina ve diger etkenlere dayali belirsizlikleri ortadan kaldirmak igin
CTV etrafina marj eklenmesiyle planlanan hedef hacim olusturulur. Verilen g

boyutlu marj iiniform olmayabilir (ICRU, 1993).

Set-up Marji (SM): Hastanin tedavi sirasinda pozisyonlandirilmasindaki
belirsizlikler, aygitlarin mekanik ve dozimetrik farkliliklart nedeniyle set-up marji
PTV hacmi olusturulurken gereklidir (ICRU, 1999).

Tedavi Hacmi (TV): Isinlama tekniklerinin sinirlamalari nedeniyle, tedavi dozunu
alan hacim genellikle PTV ile eslesmemektedir. Bu nedenle tedavi edilen hacim
tamimlanmustir. TV (Treatment Volume), tedavinin amacina ulasmasi i¢in kabul
edilebilir komplikasyonlar dahilinde belirlenen dozu almasi1 planlanan doku hacmidir

(ICRU, 1993).

Risk altindaki organ (OAR): Radyasyon hassasiyeti tedavi planlamasini ve / veya

tedavi dozunu 6nemli 6l¢iide etkileyebilen normal dokulardir (ICRU, 1999).

Planlanan riskli organ hacmi (PRV): Risk altindaki organin geometrik
belirsizliklerini kompanse etmek igin riskli organ ¢evresine eklenecek bir marj olan

PRV (Planning Organ at Risk Volume) terimi 6nerilmistir (ICRU, 1999).
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Kalan Riskli Hacim (RVR): Yogunluk Ayarli Radyoterapi (YART)’de potansiyel
olarak 1sinlanabilecek tim normal dokular gbézden gegirilmelidir. Hastanin

goriintiileme alanina giren tim hacimden OAR’nin ve CTV nin ¢ikarilmasiyla geri

kalan hacme RVR denilmektedir (ICRU, 2010).

Isinlanan Hacim (1V): IV (Irradiated Voliime), normal doku toleransi ile iliskin

onemli olarak kabul géren doz alan dokunun hacmidir (ICRU, 1993).

/Ismlamm /Ig;mlana.nHacim \ // IsmlananHacim\

—
\ M \\ Tedavi Hacmi // \ Tedavi Hacmi //
A B C

Sekil 2.14. (A) ICRU 29, (B) ICRU 50, (C) ICRU 62 raporlarinda tanimlanan hacimlerin sematik
gosterimi (Halperin, 2018).

2.6.2. Radyoterapi Teknikleri

Radyoterapi teknikleri eksternal, brakiterapi ve internal tedavi teknikleri olmak iizere
li¢ ana gruba ayrilmaktadir. Eksternal tedavi, radyoaktif kaynak ya da 1sin kaynagi ile
1sinlanacak hedef arasinda 80 veya 100 cm mesafenin oldugu radyoterapi teknigidir.
Brakiterapi ise radyoaktif kaynaklarin tek basina veya kaynak tasiyici aygitlarla
viicuda ya da tiimore degecek, dogal viicut bosluklarina yerlestirilecek veya timdriin
icinde olacak sekilde kullanildig1 radyoterapi teknigidir. Internal tedavi, radyoaktif
maddenin viicut bosluklarina ya da doku igine verilerek hastalikli bdlgenin

1sinlandig radyoterapi teknigidir (Podgorsak, 2005).

2.7. Bilgisayarli Tomografi Cihaz

Bilgisayarl1 Tomografi (BT), viicudun ince kesitlerini gorsellestirmek igin kullanilan
X-151m1 goriintiileme teknigidir. BT cihazinda gantri iginde bulunan X-1gmm tiipi,
karsisinda bulunan kati1 hal dozimetreleri ile es zamanli olarak hastanin etrafinda
doner. X-iginlari, kesit igindeki yapilarin dogrusal zayiflama katsayilarina baglh

olarak doku i¢inde farkli miktarda sogrulur. Bu nedenle dozimetreye varan X-
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isinlarni siddetide farkli olur. Bilgisayar yazilimi1 dozimetre tarafindan algilanan X-
isilarnm transmisyon faktorlerini kullanarak dijital degerlerin ¢ikti matrisini
(genellikle 512 x 512) iiretir. Matrisin her elemani bir pikseli temsil eder. Bir piksel
alan1 ve kesit kalinlig1, bir hacim elemani (voksel)’i olusturur. Her piksel (veya
voksel) i¢in olusturulan dijital deger, o birimin elektronik yogunluguna yaklasik
olarak esdeger olan dogrusal zayiflama katsayisini ifade eder. Dijital degerler, bir
ekranda goriintiilenmek tizere gri tonlama seviyelerine doniistiiriiliir. Piksellerin BT
numaralart Hounsfield sayis1 (HU) ile ifade edilir ve dogrusal zayiflama katsayilari

ile iliskilidir (Hoppe, 2010).

HU = Hdeku=lsu 5 1000 (2.3)

Hsu

HU; BT numarasti, g,k @analiz edilen dokunun dogrusal zayiflama katysayisi, pg, ;
suyun dogrusal zayiflama katsayisidir. BT numarasi -1000 ile +1000 arasindadir. Su
icin sifir degerine ayarlanmisken hava i¢in BT numarasi -1000’dir.
Kemik yogunluguna bagli olarak BT numarasi +1000’e yaklasmaktadir (Khan ve
Gibbons, 2014; Hoppe, 2010).

Kaisinkasyon

ramarom

/

A\
Nos
A%
[T 1]

/
/
CL T T ITIIT

A) ®)

Sekil 2.15. (A) Piksel (axb) ve voksellerin (axbxd) goriiniimii (D: gériintii alaninin ¢ap1), (B)
Hounsfield sayisi1 6lgegi (http://www.medikalfizik.net).

Radyoterapi de hastanin tedavi simiilasyonu igin 6zel olarak tasralanmis BT cihazlar
mevcuttur. Bu cihazlarin masas1 diizdiir ve genis gantri agikligina sahiptir. ilave
olarak hareketli dis lazerler mevcut olup referans koordinat isaretlemeleri igin
kullanilmaktadir. Elde edilen BT goriintiileri tedavi planlamasi i¢in kullanilir (Khan
ve Gibbons, 2014)
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Sekil 2.16. BT cihazinda kesitsel goriintii (http://www.megep.meb.gov.tr).

2.8. Lineer Hizlandiric1 Cihaz

Niikleer fizik ve yiiksek enerji fiziginin temel arastirmalar1 igin ¢ok sayida
hizlandiric1 tipi olusturulmustur. Bunlarin ¢ogu radyoterapide kullanilmak {izere
modifiye edilmistir (Podgorsak, 2005).

Lineer hizlandiric1 (linak) cihazi, elektronlart dogrusal bir tiip i¢inde yiiksek enerji
diizeylerine hizlandirmak i¢in yiiksek frekansli elektromanyetik dalgalar1 kullanan
bir cihazdir. Lineer hizlandiricilarin birkag farkli tasarimi vardir. Radyoterapide
kullanilan cihazlar, 103 MHz (L bandi) ile 104 MHz (X band1) frekans araligindaki
mikrodalga (RF)’leri kullanarak, elektronlar1 4-25 MeV arasinda kinetik enerji
diizeylerine hizlandirabilen cihazlardir. Bir medikal Linak cihazinin ¢alisma

mekanizmasi su sekildedir;

Gilic kaynagi, modiilatore dogru akim (DC) saglar. Modiilatorde birkag
mikrosaniyede yiiksek voltaj sinyalleri olugur. Modiilatérden gelen yiiksek voltaj
sinyalleri ayni1 anda dalga ireticileri (Magnetron veya Klystron)’na ve elektron
tabancasina gonderilir. Magnetronda veya Klystronda iiretilen mikrodalgalar, dalga
kilavuzu sistemi araciligiyla hizlandirict tiipline gonderilirken ayni anda elektron
tabancast ile iretilen elektronlar da hizlandiric1 tiip igerisine enjekte edilir.
Hizlandirier tiip (veya hizlandiric1 dalga kilavuzu), i¢ kismi bakir diskler veya
degisken aralikli diyaframlarla boliinmiis bakir borudan olusur. Bu bdéliim yiiksek
vakumla bosaltilmistir. Hizlandiricr tiipe yaklasik 50 keV’lik bir enerji ile enjekte
edilen elektronlar, mikrodalgalarin elektromanyetik alani ile etkileserek siniizoidal

elektrik alan1 bileseninden enerji kazanirlar. Yiiksek enerjili elektronlar hizlandirici
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tiiplin penceresinden ¢iktiginda, yaklasik 3 mm capinda bir dar demet (pencil beam)
seklindedirler. Elektronlar daha sonra hizlandiric1 tiip ile hedef arasinda uygun bir
acida (genellikle 90 veya 270 derece) biikiiliir. Elektron demetinin hastaya dogru
biikiilmesi, biikiicii miknatislar, odaklama bobinleri ve diger bilesenlerden olusan

yonlendirme sistemi ile gergeklestirilir (Khan ve Gibbons, 2014).

Hizlandiriai tiip

Tedavi kafasi
[15in diiz)

Dalga lalavuzu  Biikiicii magnetler

sistemi
Tedavi kafasi
(151n biikiilii)

Sekil 2.17. Tibbi lineer hizlandirict semasi (Khan ve Gibbons, 2014).

Cihazin kafasinda birincil kolimatorler bulunmaktadir. Elektron demetinin hedefe
carptirilmastyla X-1gin1  iiretilmektedir. Birincil kolimatér X-1sin1  kaynagindaki
radyasyon sizintisint azaltir ve hasta tedavisi i¢in kullanilabilir X-151m1 demet
sinirlarinin ayarlanmasini saglar. Alan boyunca X-1sini diizgiinliigiiniin ayni olmasini
saglanmak igin dizlestirici filtre kullanilmaktadir. Yeni teknoloji ile donanmis
cihazlarda yiiksek doz hizlarina erismek i¢in bu kisim farklilastirilmistir. Diizlestirici
filtreden gecen X-1511 ikili iyon odalar ile denetlenir. Kursun ya da tungstenden
olusan hareketli ¢ift geneler ise X-1gininin istenilen diktortgen tedavi alan boyutlarini
olusturabilmektedir. Bu yapilar gantri denilen kistmda bulunmaktadir. X-1g1n1 en son
gantri’den disart ¢ikar. Gliniimiizde tiretilen lineer hizlandiricilarin ¢ogu, radyasyon
kaynaginin yatay bir eksen etrafinda donebilecegi sekilde yapilandirilmigtir. Gantri
donerken kolimator ekseni (demet merkezi ekseni ile g¢akisan) dikey diizlemde

rotasyon hareketini gosterir (Khan ve Gibbons, 2014).
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Sekil 2.18. Tedavi kafasinin bilesenleri. (A) X-1s1m1 tedavi modu, (B) Elektron tedavi modu (Khan ve
Gibbons, 2014).
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Sekil 2.19. Diizlestirici filtresiz ve diizlestirici filtreye sahip olan linak (Khan ve Gibbons, 2014).

Radyoterapide yiiksek enerjili elektronlar yiizeyel timorleri tedavi etmek igin
kullanilirken derin yerlesimli tiimdrlerin tedavisinde elektronlarin bir hedefe

carptirilmastyla tiretilen fotonlar kullanilir.

Giintimiizde medikal linaklarda, tedavide diizenli veya diizensiz alanlar olusturmak
icin Cok Yaprakli Kolimator (CYK)’lar kullanilmaktadir. CYK’lar karsilikli paralel
bircok yapraktan olusan, birbirinden bagimsiz ve otomatik hareket edebilen
sistemlerdir. Tipik bir CYK yapisinda 80-120 adet yaprak bulunmaktadir. CYK’
larin cihazin kafasindaki konumu iireticiye gore degismektedir. Bazi {ireticiler ikinci
kolimatdriin ¢enesini CYK’lar ile yer degistirmekte, bazilari ise CYK’lar1 ikinci
kolimatdriin altina ti¢iincii bir kolimator yapist olarak monte etmektedir (Boyer ve

ark., 2001).
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Sekil 2.20.°de Varian marka Linak cihazina ait CYK’larin sematik gosterimi
verilmistir. Her yaprak cifti icin X yonii alan genisligini, y yonii ise alan uzunlugunu

temsil etmektedir.

Birinci
kolimator
ikinci
kolimatér
yapraklar =24 yapraklar
Ugiincii
kolimator

Sekil 2.20. CYK geometrisinin sematik gosterimi (Halperin ve ark., 2018).

2.9. Tedavi Planlama Sistemi

Tedavi planlama sistemi (TPS), timor kontroliinii en {ist diizeye ¢ikarirken normal
doku komplikasyonlarini en aza indirmek amaciyla radyoterapide 1s1n geometrisinin
diizenlemesi ve doz dagiliminin hesaplanmasi igin kullanilmaktadir. Gliniimiizde
bilgisayar teknolojisinin gelismesiyle TPS’ler farkli bilgisayar yazilimlari ile 3D
planlama ve hesaplama yapabilen sistemler haline gelmistir. TPS ile istenilen alan
boyutlarinda kolimatér ve CYK kullanarak farkli enerjili foton ya da elektron
demetleri ile (gerektiginde bolus, kama filtre, vs.) tedavi planlan
olusturulabilmektedir. Sisteme girilen demet parametrelerini ve doz hesaplama
ortamini goz Oniine alarak yazilimlarla doz ve doz dagilimi hesaplanabilmektedir.
Hastanin viicut yapisi, PTV hacmi ve konturlanmis yapilara iliskin doz dagilimi i¢in
BT ile elde edilen kesitsel goriintiler 3 boyutlu olarak TPS’de
goriintiilenebilmektedir. Hesaplamalar sonucunda hedef hacim ile komsu kritik organ
ve dokularin alacagi dozlarm bilgisi 2D ve 3D gorsel dagilimlarin yani sira doz

hacim histogramlari (DVH) bi¢iminde de elde edilebilmektedir (Podgorsak, 2005).

2.9.1. Doz Hesaplama Yazilimlari
Tedavi planlama sistemlerinde hastada herhangi bir noktaya verilen dozu miimkiin
olan en az belirsizlikle tahmin etmek amaciyla doz hesaplama yazilimlari

kullanilmaktadir. 3D doz hesaplamasi i¢in, 1sinlanmis doku hacmi boyunca birincil
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ve sacilan radyasyon bilesenleri yazilim tarafindan bagimsiz olarak ele alinmaktadir.
Birincil radyasyon, radyasyon kaynagindan gelir ve herhangi bir etkilesime girmeden
hastada istenilen noktaya dogrudan ulasirken sagilan radyasyon dolayli yollarla
ulagir. Bu nedenle, 3D doz hesaplamasimin olduk¢a zor oldugu belirtilmistir.
Giiniimiizde {ireticiye bagli olarak TPS’lerde farkli doz hesaplama yazilimlar
kullanilmaktadir. Genellikle daha karmasik yazilimlar basit hesaplama yapan
yazilimlara kiyasla daha az belirsizlige sahipken daha uzun siirede hesaplama
yapmaktadir. Tedavi cihazlarinin kolimator yapisinin gelismesine bagli olarak X-
1511 siddetinin ayarlanabilmesi ve farkli tedavi tekniklerinin (YART, VMAT, vs.)
uygulanabilmesi TPS yazilimlarinin gelismesine olanak saglamistir (Van Dyk,
1999).

2.9.2. Doz Optimizasyon Yontemleri

Radyoterapide doz optimizasyonu hedef hacme tanimlanan tedavi dozunu verirken
OAR’lerin limitleri agmayacak sekilde miimkiin olan en az dozu almasi anlamina
gelmektedir. Tedavi planlart bu amag¢ dogrultusunda tasarlanmaktadir. Planlar
tasarlanirken doz optimizasyonu ig¢in ileri (Forward) planlama veya ters (inverse)

planlama olmak iizere iki yontem kullanilmaktadir (Taylor ve ark., 2004).

2.9.3. Tedavi Planlarimin Degerlendirme Yontemleri

Tedavi planlarinin degerlendirilmesinde ilk basamak 2 ve 3 boyutlu doz dagilimini
incelemektir. Hedef hacim ve normal dokularin aldigi doz verisi goriintiiniin
ortogonal diizlemlerde (transvers, sagital ve koronal) kesit-kesit incelenmesiyle
degerlendirilmektedir. Doz dagilimi genellikle dozun tanimlandigi noktada %100
olacak sekilde normalize edilir. Izodoz egrileri yiizde olarak verilen doza esit olan
doz ¢izgilerini temsil eder. PTV’nin izodoz dagilimmin degerlendirilmesi ICRU
kriterlerine gore yapilmakta olup, PTV i¢in referans izodoz se¢imi tanimlanan dozun

-%>5’ni ve +%7’sini saglayacak sekilde yapilmaktadir (Khan ve Gibbons, 2014).

Planlar1 degerlendirmek i¢in kullanilan diger bir parametre ise doz-hacim histogrami
(DVH)’dir. Diferansiyel ve kiimiilatif olmak iizere iki tiir DVH bulunmaktadir.

Planlarin degerlendirmesinde genellikle kiimiilatif DVH kullanilmaktadir. Tedavi
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plant ile ilgili PTV’nin ve OAR’lerin yiizde hacimlerinde doz verisini grafiksel

olarak gosterebilmektedir (Khan ve Gibbons, 2014; Halperin ve ark., 2018).

Tedavi planlarinin degerlendirilmesi amaciyla Konformite ve Homojenite Indeksleri
tanimlanmustir. Konformite Indeksi, tedavi edilen hacmin tamaminin tedavi dozunu
alip almadigim1 gosteren parametredir. ilk olarak 1993 yilinda RTOG tarafindan
onerilmis ve ICRU’nun 50 numarali raporunda da tanimlanmistir. ICRU 50 numarali
raporuna ve RTOG prototokoliine gore Cl, ‘Es. 2.1’ ve ‘Es. 2.2 ile hesaplanmaktadir
(Loic ve ark., 2006).

_
¢l =—— (ICRU, 1993) (2. 1)

Burada, TV tanimlanan tedavi dozunu alan hacmi, PTV ise planlanan hedef hacmi

gostermektedir
— YR
Cl = — (RTOG) (2.2)

Vri: Referans izodoz hacmi, TV: Hedef hacim (Target voliim)

RTOG protokoliine gore CI degerinin ideal olarak 1'e esit olmasi gerekmektedir.
Pratikte 1 degerini elde etmek olduk¢a zor oldugundan RTOG tarafindan CI
araliklari tanimlanmigtir. CI degeri 1 ile 2 arasindaysa, tedavinin uygun oldugu kabul
edilmektedir. CI degeri 2 ile 2,5 veya 0,9 ile 1 arasinda ise protokol ihlali kiigtik, CI
degeri 0,9’dan kiiciikk veya 2,5’ten biiyiik ise protokol ihlali biiyiik olarak kabul
edilmektedir. Tedavi kalitesini 6lgmek i¢in RTOG protokoliiniin 6nerdigi diger bir
parametre ise Homojenite indeksi (HI) degeridir. PTV dozlar1 degerlendirilirken
Cl’ya ilave olarak HI’ninda kullanilmasi ICRU protokoliinde de oOnerilmektedir.
Hedef hacim i¢indeki sogrulan doz dagilimimin homojenligini karakterize etmek i¢in
HI kullanilmaktadir. ICRU’nun 83 numarali raporuna ve RTOG’ nun prokoliine gore

‘Es. 2.3’ ve ‘Es. 2.4’ ile hesaplanir.

HI = 2%2=2%9s (JcRY, 2010) (2.3)

Doyso
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Burada Dq,,, Do,9g V€ Desq sirasiyla DVH’de PTV hacminin %2, %98 ve %50’sine
karsilik gelen doz degerleridir.

HI =2 (RTOG) (2. 4)

Imax: PTV’nin aldi1g1 maksimum doz, RI: Referans izodoz

RTOG’ye gore HI < 2 ise, tedavinin protokole uygun oldugu kabul edilir. Bu indeks
2 ile 2,5 arasinda ise, protokol ihlali kii¢iik, indeks 2.5'1 astiginda, protokol ihlali
biiyiikk olarak kabul edilir, ancak yine de bazen tedavi kabul edilebilir. ICRU
protokoliine gore, HI degeri sifira esit oldugunda PTV homojen doz dagilimina sahip

demektir.

2.9.4. integral Doz

Glintimiizde radyoterapi uygulamalarindaki gelismeler, PTV’ye giivenli bir sekilde
yiiksek doz verirken OAR’yi miimkiin oldugunca koruma imkéani sunmaktadir.
Bununla birlikte, modern radyoterapide kullanilan g¢ok alanli teknikler, hastanin
viicudunda biiyiik miktarda diisiik doz iiretmektedir. Uretilen doz, dokuda sogrulan
enerjiyle ilgilidir ve tedavi alanindan uzakta bulunan normal doku hiicrelerinin zarar
gormesine neden olabilir. Normal dokuda biriken bu doz ikincil malignite riskini de
artirabilir. Integral doz (ID), bir ortamda depolanan dozun hacim integralidir. ID ayni
zamanda, mutlak doz mutlak hacim histograminin egrisinin altindaki alandir
(Aoyama ve ark.,2006).

2.10. Eksternal Radyoterapi Teknikleri

Radyoterapi teknikleri eksternal, brakiterapi ve internal tedavi teknikleri olmak tizere
li¢ ana gruba ayrilmaktadir. Eksternal tedavi, radyoaktif kaynak ya da 1g1n kaynagi ile
1sinlanacak hedef arasinda 80 veya 100 cm mesafenin oldugu radyoterapi teknigidir.
Brakiterapi ise radyoaktif kaynaklarin tek basina veya kaynak tasiyici aygitlarla
viicuda ya da tiimore degecek, dogal viicut bosluklarina yerlestirilecek veya tiimoriin
i¢inde olacak sekilde kullanildig1 radyoterapi teknigidir. Internal tedavi, radyoaktif
maddenin viicut bosluklarma ya da doku igine verilerek hastaliklt bodlgenin

1sinlandig1 radyoterapi teknigidir (Podgorsak, 2005).
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2.10.1. Konformal Radyoterapi Teknigi

3-Boyutlu konformal radyoterapi tekniginde hastaya ait 3D goriintii verileri
kullanilmaktadir. Bu teknikle sadece hedef dokuyu tedavi etmek amaciyla &zel
olarak sekillendirilmis homojen doz yogunluguna sahip tedavi alanlar1 kullanilarak
tedavi planlar1 tasarlanmakta ve hastaya uygulanmaktadir. Konformal radyoterapi
tekniginde hastaya 6zel sabitleme araglar1 kullanilarak BT de kesitsel goriintiiler elde
edilir. Goriintiiler tlizerinde tedavi planlamasi Oncesinde GTV, CTV, PTV ve
OAR’ler konturlanir. Bazen konturlama isleminde diger goriintileme (MRG, PET-
CT, PET-MR, vs.) yontemlerinden yararlanarak fiizyon teknigide kullanilir.
Konturlanan 3D yapilar dikkate alinarak, TPS yazilimi ile uygun 1sin alanlan
belirlenir. Tedavi alanlar1 CYK’larin kullanim ile sekillendirilir. Gerektiginde kama
filtrelerde kullanilmaktadir. Doz ve doz dagilimi hesaplamalart icin gerekli olan
parametrelerin degerleri TPS’e girilir. Doz dagilimi degerlendirmesi i¢in 2 ve 3
boyutlu doz dagilimlarinin yan1 sira DVH verileri incelenir. Uygun doz dagilimi igin
Monitor Unit sayis1 hesaplatilir. Bu tedavi teknigi normal yapilardaki dozu azaltirken
timore radikal dozun verilmesine imkan saglayarak tedavinin yan etkilerini de

azaltmaktadir (Khan ve Gibbons, 2010; Halperin ve ark., 2018).

2.10.2. Yogunluk Ayarh Radyoterapi
Bilgisayar teknolojisinin gelismesi CYK’lar1, ileri ve ters planlama yazilimlarini
kullanan 3D TPS’lerin gelistirilmesine imkan saglamistir. Boylece radyasyon

yogunluk ayarli radyoterapi tekniginin (YART) uygulanmasi miimkiin olmustur.

YART, bir¢cok farkli yonden hedef hacme yiiksek doz ve g¢evresindeki saglikli
dokulara kabul edilebilir diisiik doz saglarken, optimize edilmis diizensiz yogunluk
demetleriyle tedavi planlari olusturulabilmektedir. YART’da 3D TPS’de kullanilan
optimizasyon iglemi ile tedavi alanlarinda CYK hareketleriyle farkli doz
yogunluklar1 olusturacak sekilde daha kiiciik 151n demetcikleri tasarlanmis olur.
Boylece her demetin yogunlugu tek tek ayarlanarak konkav ya da konveks
hacimlerde tiimorii daha iyi kapsayarak daha iyi konformal planlarin elde edilmesi
saglanir. Bu teknikte ileri veya ters planlama yazilimlarinin kullanimi tedavi

planlama saglayicilarin iriinlerine baghdir. Lineer hizlandiricinin yapisina bagh
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olarak YART teknigi, statik YART (step and shoot) veya dinamik YART olarak
uygulanabilmektedir.

2.11. Memenin Yapisi ve Anatomisi

Meme bezleri veya meme organlart memeli canlilarin ayirt edici 6zelliklerindendir.
Meme anterior gégiis duvarinin yiizeyel fasyasinin i¢ine yerlesmistir. Erigskin kadinin
memesi yukarida ikinci veya ligiincii kostanin iist sinirindan baslayip altinci veya
yedinci kosta hizasinda biter. Diger eksende ise sternumun lateral kenarindan
baslayip orta aksiller hatta kadar yer kaplar. Meme meme basindan baslayarak radyal
bi¢imde yerlesmis 15-20 lobdan olusan tubuloalveolar tipte bir bezdir. Her meme
lobu 20-40 adet lobuliis igerir. Her bir lobiiliiste sayis1 10 ile 100 arasinda degisen
asiniisler bulunur. Asiniisler memenin salgi yapan birimidir. Memede siit kanallar
sistemi asiniislerin birleserek terminal duktus adi verilen bir kanala agilmasiyla
baslar. Bir terminal duktusun baslangi¢ bdliimii ile buna agilan asiniisler lobiiliisleri
olusturur. Memenin en kiigiik islevsel iinitesi olan bu yapiya “Terminal Duktal
Lobiiler Unite” (TDLU) adi da verilir. Her lobulusun terminal duktusu diger
lobuslarin terminal duktusu ile birleserek “subsegmental duktusu” olusturur. Birkag
subsegmental duktusun birlesmesiyle de “laktifer (segmental) duktus” olusur. Bu
duktuslar birbirlerine yaklasarak meme basina dogru ilerler ve meme basinin altinda
laktifer siniis olarak isimlendirilen bir genisleme gosterirler. Laktifer siniisler
ampulla ad1 verilen c¢ok katli yassi epitel ile ortiilii son kisim ile meme basindan

disar1 agilirlar (Bland ve ark.,2017).
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Sekil 2.21. Memenin yapist (https://www.turkcerrahi.com; Erisim tarihi: 04.02.2020).
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Memenin lenf akiminin biiyiik bir boliimii aksillaya dogru olmaktadir. Aksilla lenf
nodlart lenfatik yayilimin derecesini belirlemek icin geleneksel olarak pektoralis

mindr kasina gore ti¢ diizeye ayrilir:

Seviye 1: Pektoralis mindriin alt kenarinin lateralinde ya da altinda bulunan lateral,

pektoral ve subskapular guruplardan olusur.

Seviye 2: Pektoralis minoriin arkasinda bulunan santral grup ve apikal grubun bazi

lenf olusur.

Seviye 3: Pektoralis mindriin iist kenarinin medialinde bulunan apikal gruptan olusur.

Internal Mammarian (ipsilateral) lenf nodlari, endotorasik fasyada, sternum kenari

boyunca yerlesmis interkostal bosluktaki lenf nodlaridir.

Supraklavikular lenf nodlar1 supraklavikular boslukta; omohyoid kas ve tendon
(lateral ve {ist sinir1), internal juguler ven (mediyal sinir1) ve klavikula ile subklavian
ven (alt sinir) arasinda tanimlanan iiggendeki lenf nodlaridir. Bu iiggenin disindaki
komsu lenf nodlari alt servikal lenf nodlar1 (M1) olarak diisiiniilmektedir (Bland,
2017).

Intramammarian: Meme i¢indeki lenf nodlaridir; bunlar N smiflamas1 ve evrelemesi

amaciyla aksiller lenf nodlar1 olarak dikkate alinmaktadir.

Supraklavikiiler

Yiksek aksiller, apikal,

Sekil 2.22. Meme bolgesi lenfatikleri https://cancerstaging.org, Erisim tarihi: 5 Mayis 2020).

32


https://cancerstaging.org/

2.12. Meme Kanseri

Meme karsinomlarinda oncelikle tiimoriin invaziv olup olmadigi (duktus veya
lobuluslar igerisinde sinirli ya da stromaya invaze) belirtilmektedir. Ayrica duktal ya
da lobiiler olmak iizere iki majdr gruba ayrilabilmektedir. Invaziv olmayan
karsinomlar da (in-situ duktal karsinomlar ve in-situ lobiiler karsinomlar) kanser
hiicreleri basladig1 yerde yani duktuslarda veya lobiiliislerde sinirlidir, bu bélgelerin
disina ¢ikmamistir. Invaziv karsinomlar da (invaziv duktal karsinomlar ve invaziv
lobiiler karsinomlar) ise kanser hiicreleri, duktuslarin veya lobiiliislerin disina ¢ikmis
bazal membrani delerek komsu dokuya yayilmistir. Bu tip meme kanserinde, kanser
hiicreleri lenfatik sisteme ve kana karisabilmekte, bu nedenle lenf nodlaria ve uzak
organlara (kemik, akciger, beyin) ulasabilmektedir. (https://www.turkcerrahi.com;
Erisim tarihi: 04.02.2020).

2.12.1 Meme Kanserinde Evreleme

Kanser evrelemesi kanserle miicadelede 6nemli bir rol oynamaktadir. Populasyonda
kanser insidansindaki degisiklikleri, hastaligin baslangictaki derecesini ve kanser
tedavisindeki gelismelerin genel etkisini anlamak i¢in temel olusturmaktadir. Kanser
hastalarina uygulanacak en 1iyi tedavi yaklasimini belirlemek ve prognozu
tanimlamak icin kriter saglamaktadir. Bunun yani sira dogru evreleme, tedavi
sonuclarint ve klinik arastirmalar1 degerlendirmek, merkezler arasi bilgi alisverisini
ve karsilastirmay1 saglamak, klinik kanser arastirmalarina baz olusturmak i¢in biiyiik
onem tasimaktadir. Diinya capinda birden fazla evreleme sistemi kullanilmaktadir.
Klinik olarak en kullanigl evreleme sistemi AJCC ve “The International Union for
Cancer Control” (UICC) tarafindan birlikte gelistirilen tiimor-nod-metastaz (TNM)
sistemidir. TNM evreleme sistemi kanserleri, primer tiimoriin boyut ve uzanim (T),
bolgesel lenf nodu tutulumu (N) ve uzak metastazin olup olmamasi (M) yaninda son
yillarda dikkatlice se¢ilen anatomik olmayan prognostik faktorler ile destekleyerek

siniflandirmaktadir.

Evre, tiimoriin T, bolgesel lenf nodlarinin N ve metastazlarin M bilgisi ve benzer

prognozdaki hastalarin gruplanmasi olarak tanimlanir. Her tiimdr ve histolojik tip
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icin T, N, M kriterleri farkli tanmimlanmustir (https://cancerstaging.org, Erisim tarihi: 5
Mayis 2020).

Tablo2.2. Meme kanserinde evreleme (http://www.kanservakfi.com/ , Erigim
tarihi: 22 Haziran 2020).

ANATOMIK EVRE/PROGNOSTIK GRUPLAR

Evre 0 Tis NO MO
Evre IA TI* NO Mo
Evre IB TO Nlmi MO
TI* Nlmi Mo
Evre IIA To N1** Mo
T1 N1** MO
12 NO MO
Evre IIB T2 N1 MO
T3 NO MO
Evre IIIA To N2 Mo
T1 N2 Mo
T2 N2 Mo
T3 N1 Mo
T3 N2 Mo
Evre IIIB T4 NO Mo
T4 N1 Mo
T4 N2 Mo
Evre 11IC Herhangibir T N3 Mo
Evre IV Herhangi bir T Herhangi bir N M1

Tablo 2.2.°de T1, Tlmi igerir (Timor boyutu< 1 mm), lenf nodu mikrometastazli
(N1mi) TO ve T1 tiimorleri evre IB olarak, lenf nodu mikrometastazli (N1mi) T2, T3

ve T4 tiimorleri N1 olarak siniflandirilmaktadir (http://www.kanservakfi.com/ , Erisim
tarihi: 22 Haziran 2020).

2.12.2. Meme Kanseri Tedavisi

Meme kanseri tedavisi, cerrahi, radyoterapi ve kemoterapi / hormon tedavilerini
iceren disiplinleraras1 bir tedavidir (Balaji ve ark., 2016). Uygulanacak tedavi
bi¢cimine hastaligin evresi, histopatolojik 6zellikleri ve hastanin klinik durumuna
gore karar verili. Meme kanseri tedavisinde radyoterapi, cerrahi ve
kemoterapi/hormonoterapi ile uygulanabilir. Genellikle secilen ilk tedavi cerrahidir.
Meme koruyucu veya Mastektomi seklinde uygulanir. Kemoterapi ise sistemik
hastaligin kontrolii i¢in cerrahiye adjuvan olarak veya lokal ileri tiimérlerde evre
gerilemesi saglayarak ameliyat etmek amaciyla cerrahi oncesi neoadjuvan olarak
kullanilir. Hormon reseptorii pozitif olan tiimorlerde tedaviye hormonoterapi eklenir

(Cetingoz ve ark., 2017).
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2.13. Meme Radyoterapisi ve Tedavi Dozu

Meme kanseri tedavisinde radyoterapinin lokal ve lokal-bolgesel kontrolii sagladig:
ayn1 zamanda sagkalimi da arttirdig1 gosterilmistir. Evre 0, T ve I A meme kanseri
tedavisinde meme koruyucu cerrahi (MKC) sonrasi tim memeye radyoterapi
uygulanmaktadir. Evre 1, II, IIIA ve opere edilen IIC meme kanserinde ise MKC
sonrast tim memeye ve lenfatik tutulumun oldugu bolgelere radyoterapi
verilmektedir. Evre IIIB ve opere edilemeyen IIC meme kanserinin tedavisinde
mastektomi  sonras1 gogiis duvarina ve lenfatik boélgelere  radyoterapi
uygulanmaktadir. Hastaligin uzak organlara yayilmis oldugu Evre IV metastatik
meme kanserlerinde ise hastanin semptomlarin giderilmesi icin palyatif olarak RT
uygulanmaktadir (Beyzadeoglu, 2019). Ayrica tiimor yatagina ek dozun planlanmast
s6z konusu olabilir. Bu durumda eksternal olarak foton veya elektron uygulanirken

bazen birakiterapi de uygulanabilmektedir.

Tedavi Dozu

Meme radyoterapisinde genellikle 4-6 MV enerji diizeyinde fotonlar kullanilir.
Ancak biiyiik hacimli ve ayrik memelerde daha yiiksek enerjiler (genellikle 10 MV)
daha 1iyi doz homojenligi saglayabilir (Barrett ve ark.,2009). “National
Comprehensive Cancer Network (NCCN)” tarafindan yayimlanan klavuzda tedavi
dozu olarak tiim memeye 23-25 fraksiyonda 46-50 Gy veya 15-16 fraksiyonda 40-
42,5 Gy doz verilirken tiimor yatagina 4-8 fraksiyonda 10-16 Gy ek doz verilmesi

Onerilmistir.

2.13.1. Hedef Hacim ve Risk Altindaki Organlarin Tanimlanmasi

Meme radyoterapisinde MKC sonrasi tiim meme Ve mastektomi sonrasi gégiis duvari
(cilt dahil) hedef hacim olup lenf nodu tutulumuna bagl olarak bolgesel lenfatiklerde
tedaviye dahil edilmektedir. Meme komsulugunda olan ipsilateral akciger, brakial
pleksus, kalp, on koroner arter ve karst meme radyoterapi’ye bagli morbidite
gelismesi  beklenen yapilar olup bu nedenle korunmasi gereken organlar
sayilmaktadir (Barret ve ark., 2009; Ceting6z ve ark.2017). Radyoterapi alan meme
kanseri hastalarinda kardiyak mortalite riski literatiirde ele alinmistir. QUANTEC
(Quantitave Analyses of Normal Tissue Effects in the Clinic) dozimetrik plan
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degerlendirme protokoliinde, kardiyak mortalite riski agisindan kalp i¢in; Va5 < %10
(25 Gy doz alan kalp hacmi %10’u gegmemeli) doz sinirlamasi Onerilmistir
(Gagliardi ve ark., 2010). Meme radyoterapisi alan hastalarda goriilen en yaygin
toksisitelerden birinin semptomatik radyasyon pnomonisi oldugu belirtilmistir.
Radyasyon pnomonisi riskini tahmin etmek icin ipsilateral akcigere ait V2o
parametresinin degerlendirmesi onerilmistir. Bu parametre i¢in Vaocy <%30-35 (20
Gy doz alan ipsilateral akciger hacmi %30-35’in altinda olmalidir) doz
siirlamasinin ideal oldugu belirtilmistir (Emami, 2013). RTOG’nin 1005 numarali
calismasinda da ipsilateral akciger’e ait Vs (5 Gy doz alan %hacim) ve V1o (10 Gy
doz alan %bhacim) parametreleri i¢in doz sinirlamalart belirtilmistir. Rudra ve
arkadaslar1 (2007) yaptiklar1 ¢alismada karst memeye ait Vs parametresi i¢in bir doz
sinirlamasi bildirmislerdir. RTOG’nin 1005 numarali ¢alismasinda karst meme igin;
karst memenin maksimum nokta dozu (Dmax) 310 cGy (kabul edilebilir 496 cGy)
olmak tizere ve 186 cGy doz alan (kabul edilebilir doz 310 cGy) karst meme hacmi
(Vrroc) i¢in %5 smirlamalart bildirilmistir. OAR’ler i¢in bildirilen doz sinirlamalari
Tablo 2.3.’de verilmistir (RTOG, 2014; Gagliardi ve ark., 2010; Rudra ve ark., 2007,
Emami, 2013).

Tablo 2.3. OAR doz smirlamalari.

OAR Doz sinirlari Kabul edilebilir doz
sinirlari
Vs5< %50 Vs < %55
Ipsilateral V1o < %35 V10 < %40
akciger

V20 < %30-35

Kalp Va5 < %10
Vs < %15
Karst meme
VRrro6 < %5 ve D=186 cGy D=310 cGy
Dmax=310 cGy Dmax= 496 cGy
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2.13.2. Meme Radyoterapisi Teknikleri

Meme radyoterapisinde hedef hacim olan meme dokusunun bulundugu bolge ve
hedef hacme yakin yapilar nedeniyle geleneksel olarak tanjansiyel geometrili foton
alanlar1 kullanilmaktadir. Lokal bolgeye yonelik radyoterapide, kama filtrenin bu
geleneksel tedavi tekniginde kullanilmast PTV de homojen doz dagilimini
saglamistir (Sekil 2.23). Bolgesel lenf nodu 1ginlamasi gereken hastalarda lenf nodu
bolgesine gore tanjansiyel alanlara ek alan (segment) ilave edilir. Supraklavikuler
lenf bolgesinde tutulum varsa supraklavikuler alan, aksiller lenf bolgesinde tutulum
varsa aksiller alan ve gerekirse aksilla bolgesine yonelik arka alan da eklenebilir.
internal mamaryan lenf nodu tutulumu olan durumda ise internal mammaryan alani
diizenlenebilir. Ayrica tiimor yatagina ek doz vermek amaciyla foton veya elektron

alanlar1 da kullanilabilmektedir.

Sekil 2.23. Meme radyoterapisinde geleneksel tanjansiyel kama filtreli alanlar.

2.13.3. Alan-I¢i-Alan Tedavi Teknigi

Alan-igi-alan (FIF; Field-In-Field) radyoterapi teknigi konformal radyoterapi
tekniginin gelismesiyle ortaya ¢ikmis ve YART teknigine dayanan basitlestirilmis
YART teknigidir. FIF tekniginde az sayida tedavi alami igin Segmentlerin
diizenlenmesi yapilarak TPS’de optimizasyon yazilimi ile her birisi i¢in yogunluk
goriilir. Daha sonra gerektiginde planlayict tarafindan segment ilave edilip
yogunluklarin ayarlanmasi olanagini sunar. Tiim meme 1sinlamalarinda genellikle
tanjansiyel geometrili foton alanlariyla olusturulan FIF teknigi (tFIF)

kullanilmaktadir (Torre ve ark., 2004; Lee ve ark., 2008).
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2.13.4. Sabitleme ve Simiilasyon

Meme kanseri hastalar1 genellikle bas, boyun, omuz eklemi ve kol pozisyonunun
sabit kalmas1 ayrica tedavi sliresince hasta pozisyonunun tekrarlanabilir olmasin
saglamak amaciyla meme i¢in tasarlanmis egik diizlem araci ile sabitlenerek tedavi
edilir. Egik diizlemde kol, dirsek ve omuz i¢in tutacaklar bulunmaktadir. Hastanin
boyutuna ve sekline uygun hale getirilip, sonraki tedavilerde ayni sekilde
kullanilmaktadir. Omuz eklemini sabitlemek ve kolu tedavi alanindan ¢ikarmak icin
hastanin kolu 90 derece yana agilip elin avug i¢i kafanin verteksine konulur. Hastalar
genellikle sirt Gistii pozisyonda tedavi edilir. Biiyiikk ya da sarkik memeleri olan
hastalar yiiz iisti pozisyonda tedavi edilebilirler (Barrett ve ark.,2009). Meme
radyoterapisi planlanmadan Once hasta tedavide kullanilacak sabitleme araci ile
tedavi pozisyonunda BT de goriintiilenir. Merkezi kesitte ortogonal lazer 11k sistemi
ile belirlenen medial ve lateral koordinatlara isaretlemeler yapilarak {i¢ referans bilye
yerlestirilir. Boynu i¢ermek iizere omzun iistiinden ve ipsilateral akcigerin tamamini
kapsayacak sekilde meme dokusunun 5 cm altina kadar BT taramasi yapilir (Barrett

ve ark., 2009).

2.14. Tedavi Planlarimin Kalite Kontrolii

2.14.1. Noktasal Doz Ol¢iimii

Hastaya 0zgii kalite giivence prosediiriinde temel yaklasim, iyon odas1 ile sogrulan
dozu 6lgmektir. Noktasal doz dl¢timii tedavi oncesinde, iyon odasi ve su esdegeri
kat1 fantom kullanilarak gerceklestirilmektedir. Noktasal doz 6l¢iimiinde gantri agis1
hari¢ diger tedavi parametreleri gergek planla aynidir. Bu yontemde alanlar tiim
olarak 1sinlanabildigi gibi tek tek de 1sinlanabileceginden, dlgiilen ve hesaplanan doz
dagilimi arasinda fark olursa farkin hangi alandan kaynaklandig1 ve nedeni kolayca

bulunabilir. Bu prosediirler ¢gogunlukla YART planlari i¢in kullanilmaktadir.

2.14.2. 2-Boyutlu Doz Olciimii ve Analiz Yontemleri

Tedavi planlama sisteminden elde edilen YART doz dagiliminin dogrulanmast igin
2D o6l¢iim sistemleri ile doz Ol¢iimleri gergeklestirilmektedir. Yazilim vasitasiyla
hesaplanan ve oOlgiilen doz dagilimlari karsilastirilabilmektedir. Karsilagtirma igin

gama indeks yontemi kullanilmaktadir. Bu yontem sayisal bir kalite indeksi
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saglamaktadir. Gama indeks yontemi, Doz farki (DD) ve uyum mesafesi (DTA)

parametrelerine gore istatistiksel olarak karsilagtirma yapan bir yontemdir.

DD parametresi oOlgiilen ve hesaplanan doz dagilimlarindaki noktasal doz
farklarminin sonucuna gére uyumsuz doz bolgelerini tespit edilebilmektedir. DTA
parametresi ise olgiilen bir veri noktasi ile hesaplanan doz dagiliminda ayni dozu
gosteren en yakin nokta arasindaki mesafedir. DD ve DTA parametreleri i¢in genel
kabul kriterleri bulunmaktadir sirasiyla %3 ve 3mm en ¢ok kullanilan kriterlerdir.
Gama indeksi kabul kriterlerinin genelde %95 olmasi istenirken bu orani
yakalayamayan durumda bolgedeki uyumsuzlugu ifade etmektedir. Kabul kriterlerini

gecen bolgelerde ise hesaplama kalitesini gosterir (Low ve ark.,1998).

Sekil 2.24. Gama indeks yonteminin teorik kavraminin sematik gosterimi (Depuydt ve ark.,2002).

Sekil 2.24.°de referans bilgi (Dr(r)) ve Kkarsilastirilan bilgi (Dc(r)) olarak
tanimlandiginda kabul kriterleri, doz farki i¢in ADyve uyum mesafesi i¢in Adwm ile
belirtilmistir. Karsilastirillan nokta (rc) ile referans nokta (rr) arasindaki uzaklik
Ar = |rr — r¢| ile hesaplanir. re konumundaki noktanin dozu Dc (rc) ve referans doz
dagilimindaki referans noktanin dozu Dr () arasindaki fark AD = D¢ (rc) — Dr (1v) ile
bulunur. rrkonumunda, Dr dozunu alan referans nokta i¢in bu kabul kriterlerini temsil

Ar? AD?
2 + =
Ad?M  ADjy

eden yiizey ile 1 = bir elipsoiddir.
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Karsilastirilan dagilimin rr noktasindaki referans dozla uyumlu olabilmesi igin,

dagilimdaki en az bir nokta (rc, Dc) kabul elipsoidinde bulunmalidir. Bu nokta igin

Ar? AD?

gama degeri ile I'r (r¢, Dc) E\/m + o

< 1 ile hesaplanmaktadir.

Uyumun dogrulugunun nicel 6lgiisii, I'r (re, Dc) ‘in minimum oldugu noktaya gore

belirlenir. Bu minimum degere referans noktasinin kalite indeksi( yr,)denilmektedir.

yrr < 1 ise uyum belirtilen kabul kriterleri dahilindedir, yr. > 1 ise uyum belirtilen
kabul dahilinde degildir. YART planlarinin kalite temininde genellikle ADM = %3
ve AdM = 3 mm kriterleri kullanilmaktadir (Depuydt ve ark.,2002; Low ve Dempsey,
2003).
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3. GEREC ve YONTEM

3.1. Gerec¢

3.1.1. Hasta Secimi

Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’'nda meme kanseri tanili 10 kadin hasta (8 MKC ve 2 MRM) secilmistir.

3.1.2. Siemens PET-BT Cihaz1

Hastalarin kesitsel goriintiilerinin elde edilmesinde Akdeniz Universitesi Hastanesi
Niikleer Tip Anabilim Dali’nda kullanilan Siemens marka BIOGRAPH TRUE
POINT 16 model PET-BT (Pozitron Emisyon Tomografi-Bilgisayarli Tomografi)
cihazi kullanilmistir. Cihazin gantri ¢apt 84,2 cm olup masaya diizlestirici tabaka
yerlestirilerek simiilasyon islemi yapilmaktadir. Bir doniiste 16 adet kesitsel goriintii
elde edilebilmektedir. Cihaz gantrisinde halka bi¢iminde dizilmis 39 adet (istege
bagl olarak 52 adet) dedektor bulunmaktadir. Dedektorlerin sintilasyon malzemesi
seryum aktive edilmis litesyum okzosilikat (LSO) olup dedektdrlerin genisligi 24
mm’dir. Tedavi planlamasinda kullanilmak {izere elde edilen goriintiiler alinirken

sabitleme araci olarak egik diizlem kulanilmistir.

Sekil 3.1. Siemens PET-BT cihaz1 (Akdeniz Universitesi Niikleer Tip Anabilim Dal1).

3.1.3. GE Lightspeed RT BT cihaz ve Sabitleme Araclari
Rando fantomun kesitsel goriintiilerinin elde edilmesinde GE Lightspeed RT marka
BT cihaz1 kullanilmistir. Cihazi’n gantri genisligi 80 cm’dir. Masas1 karbon fiberden

yapilmistir. Bir doniiste 16 kesitsel goriintii elde edilebilmektedir. Tedavi
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planlamasinda kullanilmak {izere elde edilen goriintiiler alinirken sabitleme araci

olarak egik diizlem kulanilmstir.

Sekil 3.3. Sabitleme araglari (Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dal1).

3.1.4. Elekta Synergy Lineer Hizlandiric1 Cihazi

Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Ana Bilim
Dali’nda bulunan Elekta marka Synergy model cihaz ¢alismada kullanilmistir. Cihaz
4, 6 ve 18 MV enerji diizeyinde X-iginlari, 6, 8, 10, 12, 15 ve 18 MeV enerji
diizeyinde elektron 1sinlari saglamaktadir. Cihazin kaynaktan yiizeye 100 cm
mesafede agilabilen en kiiciik alan boyutu 0,5x0,5 cm?, en biiyiik alan boyutu 40x40
cm?’dir. Radyasyon tedavisi 6ncesinde iViewGT cihaz1 ile 2D olarak XVI (X-ray
voliime imaging) cihazi ile 3D olarak goriinti alimi yapilabilmektedir. Synergy

model cihaz ile goriinti klavuzu esliginde radyasyon tedavisi (IGRT) de
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yapilabilmektedir. Rando fantomun tedavi planlarinda cihazin 4 ve 6 MV foton
enerji diizeyleri kullanilmistir. Ayrica ilgili cihazda MOSFET dozimetre sisteminin

kalibrasyonu 4 ve 6 MV foton enerjileri ile yapilmustir.

Sekil 3.4. Elekta Synergy linak cihazi (Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dali).

3.1.5. Elekta Synergy Platform Lineer Hizlandirici Cihazi

Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’'nda bulunan Synergy Platform model lineer hizlandirici cihazi hastalarin
tedavisi i¢in kullanilmistir. Cihaz 4, 6 ve 10 MV enerji diizeyinde X-1sinlar, 4, 8, 10,
15 MeV enerji diizeyinde elektron iginlari saglamaktadir. iViewGT cihaz1 ile 2D
goriintii alim1 radyasyon tedavisi 6ncesinde yapilabilmektedir. Cihazin kaynaktan
ylizeye 100 cm mesafede CYK’lar ile agilabilen en kii¢iik alan boyutu 0,5x0,5 cm?,
en biiyiik alan boyutu ile 40x40 cm?” dir. Hastalarin tedavi planlarinda cihazin 4 ve 6

MYV foton enerji diizeyleri kullanilmistir.

Sekil 3.5. Elekta Synergy Platform linak cihazi (Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dali).
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3.1.6. Elekta Precise Tedavi Planlama Sistemi

Calismada Elekta marka Precise model 2.15 versiyon tedavi planlama sistemi
kullanilmistir. TPS Linux isletim sistemi ile ¢alismaktadir. Network sistemi olarak
IMPACT (Imaging Performance Assessment Of Computed Tomography) sistemini
kullanmakta DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) RT uyumu
sayesinde bilgi aligverisi yapabilmektedir. Yazilim, kullanicinin sisteme goriintii
tarayicilarindan hasta verisini girmeyi, bu veriyi kullanarak radyasyonla tedavi plani
olusturmay1 ve hastanin tedavisi i¢in planin degerlendirmesini saglamaktadir. TPS
doz hesaplamalarinda fotonlar icin “Full Area Integration”, elektronlar igin
“Hogstrom’s Pencil Beam”, YART ig¢in ise “aperture based inverse planning”
yazilimini kullanmaktadir. Rando fantomun tedavi planlari Elekta Precise tedavi
planlama sistemi ile tasarlanmistir. Doz hesaplamasinda “Full Area Integration”

yazilimi kullanilmastir.

3.1.7. Elekta Monaco Tedavi Planlama Sistemi

Elekta marka Monaco model 5.11.02 versiyon tedavi planlama sistemi kullanilarak
hastalarin tedavi planlar1 tasarlanmistir. TPS Windows isletim sistemi ile
calismaktadir. Network sistemi olarak IMPACT sistemini kullanmakta DICOM RT
uyumu sayesinde bilgi aligverisi yapabilmektedir. Doz hesaplamalarinda “Collapsed
Cone” ve “Monte Carlo” yazilimlarin1 kullanmaktadir. Hastalarin tedavi planlarinin

doz hesaplamasinda “Collapsed Cone” yazilimi kullanilmustir.

3.1.8. RW3 Kat1 Su Fantomu ve Aldeson Kadin Rando Fantom

Calismada RW3 kat1 su fantomu ve Alderson kadin Rando fantom kullanilmistir.
RW3 kat1 su fantomu 1, 2, 5 ve 10 mm kalinliklarinda ve 40x40 cm? plakalar
seklindedir. Yogunlugu 1,045 g/cm?, elektron yogunlugu 3,386 x10%° e/cm® diir.
Kullanilan iyon odalarinin tipine gore adaptor plakalart mevcuttur. Tedavi Oncesi
noktasal doz ©lgiimlerinde ve In-vivo dozimetri sistemlerinin kalibrasyon
islemlerinde RW3 kat1 su fantomu kullanilmistir. Alderson kadin Rando fantom,
polimer yapida olup, yap1 ve sekil olarak insan benzeridir. 155 cm boyunda 50 kg
agirh@mdadir. Insan anatomisinde olan kemik, yumusak doku ve hava bosluklar gibi

yapilar1 igermektedir. Kadin fantomun memeleri farkli boyutlarda olabilmektedir ve
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toraksa naylon vidalarla tutturulmustur. 2,5 cm kalinliginda 32 kesitten olugsmaktadir.
Tedavi planlart Rando fantomun kesitsel goriintiilerinden yararlanilarak

tasarlanmistir. Ayrica fantom in-vivo dozimetresinde bu yap1 kullanilmistir.

Sekil 3.6. Aldeson Kadin Rando Fantom (Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dal).

3.1.9. PTW Farmer iyon Odasi ve PTW Webline Elektrometre

PTW marka Farmer tipi iyon odasi ve PTW marka Webline model elektrometre
calismada kullamlmustir. Iyon odasmin dlgiime duyarli olan kisminin duvar kalmlig:
0,425 mm ve yogunlugu 1,85 g/cm?® ’diir. Hassas hacminin ¢apt 3,05 mm olup
uzunlugu ise 23 mm’dir. Merkezi elektrotu Aliminyum’ dur. Fotonlar i¢in 6l¢iim
enerji araligi 60 kV ile 50 MV arasindadir. PTW marka Webline model elektrometre,
Olclim esnasinda, doz, doz hiz1 ve yiik cinsinden okuma degerleri saglamaktadir.
Kullanim voltaj degeri ve polaritesi +400 volt olup sicaklik ve basing diizeltmeleri
cihaza girilebilmektedir. Noktasal doz 6l¢iimlerinde ve MOSFT dozimetre sisteminin
kalibrasyonunda PTW marka Farmer tipi iyon odast ve PTW marka Webline model

elektrometre kullanilmistir.
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Sekil 3.7. (A) PTW Farmer tipi iyon odasi (b) PTW Webline Elektrometre (Akdeniz Universitesi
Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dal1).

3.1.10. PmRT MatriXX ve IBA OmniPro ’mRT Yazilhimi

Calismada IBA marka I’'mRT MatriXX model 2D dizilimli iyon odasi kullanilmistir.
Aktif 6l¢iim alant 24 cm x 24 cm boyutlarindadir ve 1020 adet parelel iyon odasi
icermektedir. TPS’de hesaplanan doz dagilimi verileri ve matrixx ile olgiilen
verilerin karsilagtirmasinda IBA OmniPro I’'mRT yazilimi kullanilmistir. Bu yazilim
vasitasiyla 6l¢iim alinan diizlemde doz dagilimi elde edilebilmekte ve hesaplanan
doz dagilimi ile gama indeksi kullanilarak karsilastirilabilmektedir. Karsilagtirmalar
renklendirme skalasi sayesinde hem gozle goriilebilir hem de matematiksel olarak
degerlendirilebilmektedir. Ayrica, bu yazilim vasitasiyla lglim alinan diizlemde
istenilen konumdan doz profilleri elde edilebilmekte ve karsilastirilabilmektedir
(IBA Dosimetry I“mRT OmniPro-MatriXX, user”s guide). insan benzeri fantomun

tedavi planlarinin kalite konrol 6l¢timlerinde bu sistem kullanilmustir.

Sekil 3.8. IBA marka I’'mRT MatriXX (Akdeniz Universitesi Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dali).
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3.1.11. Best Medical TN-502 RD Model MOSFET Dozimetre Sistemi

Best Medical marka TN-502 RD model MOSFET dozimetre sistemi in-vivo doz
Ol¢timlerinde kullanilmistir. Sistemin okuyucusu iki adet yariiletken prob ile
kullanilabilmektedir. Problarin her biri 0,2 x 0,2 mm aktif bolgeye ve 17,500-20,000
mV voltaj kapasitesine sahiptir. Problar ile ikili veya tekli olarak ayni1 anda 6lgiim
almir. Dozimetre sistemi 0°-40° C arasinda sicaklik ve %30-%75 arasinda nem
oraninda kullanilmak iizere tasarlanmistir. Radyoterapi enerji aralifinda foton ve
elektronlar igin kalibrasyon faktorii bulunmalidir. Dozimetreler izotropiktir (360° i¢in
+%3 veya aralifinda yanit verir). Sistemin yanit1 doz hiz1 ve sicakliktan bagimsizdir.
Hastada  direkt  olarak  nokta  Olgimii  yapilabilmektedir  (https://
www.bestmedicalcanada.com, Erisim tarihi: 10 Mayis 2020). Bu dozimetri sistemi
kullanilan foton enerjilerinde kalibre edilerek Rando fantomun ve meme hastalarinin

in-vivo doz 6l¢timlerinde kullanilmistir.

Sekil 3.9. Best Medical marka TN-502RD model ikili MOSFET dozimetre (Akdeniz Universitesi
Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dali).
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3.2 Yontem

3.2.1. Rando Fantom Calismasi

Farkli meme hacimlerine sahip Rando fantomun BT goriintiileri {izerinde 4 ve 6 MV
foton enerji diizeyleriyle tFIF teknigi kullanilarak tedavi planlar1 olusturulmustur.
Tedavi planlarinin PTV ve OAR’ye ait doz-hacim verileri elde edilmis olup ayrica
HI ve CI parametreleri hesaplanmistir. Tedavi planlarinin kalite kontrolii amaciyla
MartiXX ile 2D doz dagilimlar1 ve iyon odasi ile nokta dozlar1 lgilmiistir. tFIF
planlarinda TPS’de belirlenen noktalarda in-vivo doz dlgiimleri gerceklestirilmistir.
Meme benzeri yapinin olusturulmasi

Rando fantomda farkli boyutlardaki meme yapilarini kullanmak tizere HU (Hounsfiel
Unit) degeri ortalama -110 olan parafin malzemesinden meme benzeri yapi
olusturuldu (Sekil 3.10.). Olusturulan yapt meme yapisinin konumuna uygun
yerlesimli hale getirildi. Béylece kadin Rando fantom igin daha biiyiik hacimli meme

yapisi olusturuldu.

Sekil 3.10. Meme benzeri yapinin fantoma yerlestirilmesi.

3.2.2. Rando Fantomun Kesitsel Gériintiilerinin Elde Edilmesi

Calismada fantomun 1-25 numarali kesitleri kullanildi. Rando fantom egik diizlem
lizerine supin pozisyonda sabitlendi. Egik diizlemin acis1 20° olarak belirlendi.
Fantom tizerinde dikey lazer 1siklarinin kesistigi koordinatlar belirlenerek merkezi
kesitte medial ve lateral konumlara ii¢ referans bilye yerlestirildi. Boynu igerecek
sekilde omzun iistlinden meme dokusunun 5 cm altina kadar ve ipsilateral akcigerin

tamamint kapsayacak sekilde 120 kV’de 2,5 mm kesit kalinliginda kesitsel
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goriintiileri elde edilmistir (Sekil 3.11.). Bu islem her iki farkli hacimli meme

yapisina sahip fantom i¢in yapildu.

e

Sekil 3.11. Rando fantomun BT goriintiilemesi.

3.2.3. Rando Fantomda Hedef Hacim ve OAR’lerin Konturlanmasi

Rando fantomun BT’den elde edilen aksiyal kesit goriintileri tedavi planlama
bilgisayarina aktarildi. Kesitsel goriintiilerinde, hedef hacim sag meme olarak
tanimlanirken, OAR’ler ise karst meme, akcigerler ve sternum olarak tanimlanip
konturlandi. Konturlama islemi iki farkli meme hacimli fantomun Kkesit
goriintiilerinde yapildi (sirasiyla Sekil 3.12. ve Sekil 3.13.). Orijinal fantomun meme
hacimleri sag ve sol memeler i¢in sirasiyla 239,8 cc ve 238,5 cc’dir. Parafin yapiyla
biiyiitiilmiis meme hacimleri ise sag ve sol memeler i¢in sirastyla 771,6 cc ve 776,2
cc’dir.  Orijinal meme yapili fantomun PTV hacmi ve parafin yapiyla biiytitiilmiis

olan PTV hacimleri sirastyla 432 cc ve 966 cc’ dir.
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Sekil 3.12. BT aksiyal goriintiisiinde Rando fantomun PTV ve OAR konturlari.
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Sekil 3.13. BT aksiyal goriintiisiinde Rando fantomun parafin meme yapisiyla biiyiitiilmiis PTV ve
OAR konturlari.

3.2.4. Rando Fantomda Farkh Enerjiler ile tFIF Tedavi Planlarinin Tasarimi
Iki farkli meme hacmi icin 4 MV ve 6 MV foton enerji diizeyleri ile fraksiyon bagina
200 c¢Gy olmak {iizere toplamda 25 fraksiyondan olusan toplamda 4 farkli tFIF tedavi

plan: Elekta Precise TPS kullanilarak olusturulmustur.

PTV hacminin 432 cc oldugu fantomun tanjansiyel planlamasinda 50° (i¢ ag1) ve
227° (dis ac1) gantri agih alanlarla 4 ve 6 MV enerjili fotonlar kullanilarak, tFIF
teknigiyle iki farkl tedavi plani diizenlendi. Alanlara kolimator agist verildi. Tedavi
alanlarinin merkezi, PTV ’nin merkezine yerlestirildi. Ipsilateral akciger ve karsi
memenin alan i¢inde kalan bolgeleri CYK’lar ile kapatildi. CYK’lar PTV’ ye 0,7 cm

marj verilerek yerlestirildi. PTV’nin merkezinde doz tanimlama noktasi belirlendi.
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Tanimlanan noktanin fraksiyon basina 200 c¢Gy doz almasi i¢in gerekli olan MU
sayilar1 hesaplatildi ve doz dagilimi elde edildi. BEV (Beam Eye View) pencesinde
her bir alan i¢in PTV iizerinde yiiksek ve diisiik doz alan bolgeler degerlendirildi.
Diisiik doz alan bolgelerde doz artis1 saglamak i¢in BEV penceresinde ana alanlar
kopyalanarak ek segmentler olusturuldu. Kopyalanan segmentlerde yiiksek doz
bolgeleri CYK’larla kapatilarak diisiik doz alan bolgelerde doz artis1 saglandi.
Segmentlerin agirliklar1 ayarlandi. 4 MV foton enerjisinin kullanildigi tFIF planinda
toplam dozun %45’ i¢, %31°1 dis tanjansiyel acik alanlarla verildi. 6 MV foton
enerjisinin kullanildigi tFIF planinda ise toplam dozun %48’i i¢, %35’1 dis
tanjansiyel acik alanlarla verildi. tFIF planlarinda PTV’nin, tanimlanan tedavi
dozunun %95’ini almasi saglandi. Olusturulan tFIF planlarinin diizenlenmesi Sekil

3.14.”de goriilmektedir.
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Sekil 3.14. PTV hacmi 432 cc olan fantomun tanjansiyel planlamasinin geometrisi.

Gantri agilarinmn 50° ve 227° oldugu tFIF planlarinda 4 MV foton enerjisi igin
toplam 8 adet segment kullanildi. Kullamlan segmentler 51,8-141,9 cm?
boyutundadir. 6 MV foton enerjisinde ise bunlar 28,7-143,5 cm? arasinda olup

toplam 10 adettir. Planlarin segmentleri Sekil 3.15. ve Sekil 3.16.” da goriillmektedir.
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Modifier Thumbnails DRR Background

Sekil 3.16. 6 MV foton enerjili tFIF (6MV-tFIF) ile 50° ve 227° gantri agilarindaki segmentler.
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Sekil 3.17. PTV hacmi 432 cc olan, A) 4AMV-tFIF ve B) 6MV-tFIF planinin DVH’.

PTV ve OAR’ler igin DVH (Sekil 3.17.) degerlendirmesi ve ayrica her bir kesitte doz
dagilimi degerlendirmesi yapildiktan sonra uygun goriilen tedavi planlarinin MU
degerleri fraksiyon basimma 200 cGy doz i¢in her bir alana goére hesaplandi. MU
hesaplamasindan sonra merkezi kesitte elde edilen doz dagilimi Sekil 3.18.’de

verilmistir.

A ®)

Sekil 3.18. PTV hacmi 432 cc olan, A) 4 MV-tFIF ve B) 6 MV- tFIF planinda PTV’ nin merkezi kesit
doz dagilimi.
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PTV hacminin 966 cc oldugu fantomun tanjansiyel planlamasinda 39° (i¢ ac1) ve
212° (dis ac1) gantri agihi alanlarla 4 ve 6 MV enerjili fotonlar kullanilarak, tFIF
teknigiyle iki farkli tedavi plani diizenlendi. Alanlara kolimator agis1 verildi. Tedavi
alanlarinin merkezi, PTV ’nin merkezine yerlestirildi. Ipsilateral akciger ve karsi
memenin alan i¢inde kalan bélgeleri CYK’lar ile kapatildi. CYK’lar PTV’ ye 0,7 cm
marj verilerek yerlestirildi. PTV’nin merkezinde doz tanimlama noktas1 belirlendi.
Tanimlanan noktanin fraksiyon basina 200 c¢Gy doz almasi i¢in gerekli olan MU
sayilar1 hesaplatildi ve doz dagilimi elde edildi. BEV (Beam Eye View) pencesinde
her bir alan i¢cin PTV iizerinde yiiksek ve diisiik doz alan bolgeler degerlendirildi.
Diisiik doz alan bolgelerde doz artis1 saglamak i¢in BEV penceresinde ana alanlar
kopyalanarak ek segmentler olusturuldu. Kopyalanan segmentlerde yiiksek doz
bolgeleri CYK’larla kapatilarak diisiik doz alan bolgelerde doz artis1 saglandi.
Segmentlerin agirliklari ayarlandi. 4 MV foton enerjisinin kullanildig: tFIF planinda
toplam dozun %36’s1 ig, %33’1 dis tanjansiyel agik alanlarla verildi. 6 MV foton
enerjisinin kullanildig1r tFIF planinda ise toplam dozun %37°si i¢, %32’si dis
tanjansiyel acik alanlarla verildi. tFIF planlarinda PTV’nin, tanimlanan tedavi
dozunun %95’ini almasi saglandi. Olusturulan tFIF planlarinin diizenlenmesi Sekil

3.19.’da goriilmektedir.
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Sekil 3.19. PTV hacmi 966 cc olan fantomun tanjansiyel planlamasinin geometrisi.

54



Gantri agilarinm 39° ve 212° oldugu tFIF planlarinda 4 MV foton enerjisi igin
toplam 9 adet segment kullanildi. Kullanilan segmentler 7- 242,9 cm? boyutundadir.
6 MV foton enetjisinde ise bunlar arasinda 75,4- 243,3 cm? olup toplam 8 adettir.
Planlarin segmentleri Sekil 3.20. ve Sekil 3.21.’de goriilmektedir.

Modifier Thumbnails DRR Background

,.-.’_— #1 ‘ Seg (#2)

24 . 1C1

Sekil 3.20. 4 MV foton enerjili tFIF (4MV-tFIF) ile 39° ve 212° gantri agilarindaki segmentler.

Modifier Thumbnails DRR Background
el B Seg (#1) Seg (#2) Seg (#3) Seg (#4)
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Sekil 3.21. 6 MV foton enerjili tFIF (6MV-tFIF) ile 39° ve 212° gantri agilarindaki segmentler.
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Sekil 3.22. PTV hacmi 966 cc olan fantomun A) 4MV-tFIF ve B) 6MV-tFIF planinin DVH’i.

PTV ve OAR’ler i¢in DVH (Sekil 3.22.) degerlendirmesi ve ayrica her bir kesitte doz
dagilimi degerlendirmesi yapildiktan sonra uygun goriilen tedavi planlarinin MU
degerleri fraksiyon basimma 200 c¢Gy doz i¢in her bir alana gore hesaplandi. MU
hesaplamasindan sonra tFIF planlarinda merkezi kesitte elde edilen doz dagilimlari

sekil. Sekil 3.23.”de verilmistir.

4) (B)

Sekil 3.23. PTV hacmi 966 cc olan fantomun, A) 4 MV-tFIF ve B) 6 MV- tFIF planinda PTV’ nin
merkezi kesit doz dagilimi
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Rando fantomun tedavi planlarinda PTV’ye ait doz ve hacme iligkin degerlendirmesi
ongoriilen parametreler Tablo 3.1.’de verilmistir. Tabloda Vo105, Vo107, Voer10 Ve
Vo115 parametreleri sirastyla tedavi dozunun %105, %107, %110 ve %]115’ini alan
hacimleri ifade etmektedir. Dmin ilgili hacmin minimum doz degerini ifade
etmektedir. Ayrica ipsilateral akciger, karsi meme, sternum ve viicut-PTV gibi
OAR’lerin doz-hacim parametreleri de ayni tabloda yer almaktadir. Viicut-PTV

hacmi; hastanin dis konturunun kapsadig: tiim hacmi ifade etmektedir.

Tablo 3.1. PTV ve OAR’ler i¢in degerlendirme parametreleri

Doz parametreleri (cGy) Hacim parametreleri (%)

PTV Dmax Dmean Dmin | Voios | Vwior | Vwio | Vs
OAR’ler Doz parametreleri (cGy) Hacim parametreleri (%)
Ipsilateral akciger Drmean Vs V1o V20

Kars1 meme Dmax Dmean Vs VRrTOG

Sternum Dmax Dmean

Viicut-PTV Dmax Dmean Vs V20

HI ve CI parametrelerinin hesaplamalarinda kullanilmak {izere gerekli olan Du,

Dosgs, Dueso, RI, Imax, VRI ve TV parametreleri elde edilmistir.

Elde edilen tiim tFIF tedavi planlar1 lineer hizlandirici cihazinda i1sinlanmak {izere

IMPACT sistemine aktarildi.

Tedavi oncesinde geometrik dogrulama yapabilmek igin tasarlanan tedavi planlarina
ait DRR goriintiileri iizerinde 23x23 cm alan boyutunda iki adet port alant (Sekil
3.24.) olusturuldu. Olusturulan alanlar XVI ve iView goriintilleme cihazlarina

gonderildi.
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Sekil 3.24. DRR goriintiileri

Rando fantom i¢in olusturulan 4 ve 6 MV enerjili tFIF planlarin noktasal ve 2D
kalite kontrol planlari olusturulup hesaplandi (Sekil 3.25. ve Sekil 3.26). Olusturulan
kalite kontrol planlart ImMPACT sistemine, kalite kontrol planlarindaki koronal doz

dagilimlar1t Omnipro ’MRT programina aktarildi.

Sekil 3.26. iki boyutlu doz 6l¢iimii igin olusturulan QA planinin gériintiisii.
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3.25. tFIF planlarmmm HI, CI Parametrelerinin Hesaplanmas1 ve
Degerlendirmesi

4 MV ve 6 MV foton enerji diizeyleri ile olusturulan tFIF tedavi planlarinin DVH
verileri kullanilarak, CI degerleri ‘Es. 2.1° ile ICRU prokoliine gore, HIl degerleri
ICRU ve RTOG protokoliine gore sirasiyla ‘Es. 2.3” ve ‘Es. 2.4’ ile hesaplanmustir.

3.2.6. Rando Fantomda In-Vivo Doz Ol¢iim Noktalarmin Se¢imi
Rando fantom i¢in olusturulan tedavi planlarinin TPS tarafindan hesaplanan doz
dagilimi referans alinarak, PTV ve karsi meme {iizerinde 5mm derinlikte in-vivo

Ol¢iim noktalarinin koordinatlar1 belirlendi. In-vivo dlgiimler sirasinda bu noktalarin

konumlarina denk diismek i¢in 5 mm bolus kullanilmasi planlandi.

PTV o6lgiim noktasi Karsi meme
_ ot ‘iwﬂul;_um noktasi
B

£

gl B

Sekil 3.27. PTV hacmi 432 cc olan fantomun 4 MV- tFIF planinda in-vivo doz 6l¢iim noktalarinin
belirlendigi kesitte karsi memenin doz dagilimi.

SEal
Sal
IHL PTV Glgﬁﬂl Iigl\;t'?Sl_’h’ o __Karsi meme

. \\‘ aﬁwas.

DL

Sekil 3.28. PTV hacmi 432 cc olan fantomun 6 MV-tFIF planinda in-vivo doz 6lgiim noktalarinin
belirlendigi kesitte karst memenin doz dagilimi.
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Sekil 3.29. PTV hacmi 966 cc olan fantomun 4 MV-tFIF planinda in-vivo doz 6l¢tim noktalarinin
belirlendigi kesitte karst memenin doz dagilimi
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Sekil 3.30. PTV hacmi 966 cc olan fantomun fantomun 6 MV-tFIF planinda in-vivo doz 6l¢giim
noktalarmin belirlendigi kesitte karst memenin doz dagilimi.

3.2.7. Rando Fantom Tedavi Planlarinin Kalite Kontrolii ve Degerlendirmesi
Noktasal Doz Ol¢iimii

Tedavi planlarinin kalite kontrol 6l¢iimlerinden Once, lineer hizlandirici cihazinda
gantri ve kolimator agis1 sifir olacak sekilde, 10x10 cm alan boyutunda, SSD =100
cm’de, 4 ve 6 MV foton enerji diizeyleri igin sirasiyla 5 ve 10 cm derinlikte, iyon
odas1 yerlestirerek 100 MU icin output Ol¢iimii alindi. Her bir tedavi planinin
IMPACT sistemi iizerindeki kalite kontrol plani bilgilerine gore gantri sifir derece
acisinda, kat1 fantom tizerinde, merkezi eksende kaynak cilt mesafesi (SSD) = 90 cm
olacak sekilde her bir segment isinland1 ve 10 cm derinlikte her bir plan i¢in iyon
odast ile olglim alindi. Elektrometreden okunan toplam doz degeri kaydedildi.

Sicaklik ve basing diizeltmesi uygulanarak mutlak doz degerleri hesaplandi. Iyon
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odas1 olgtimlerinden elde edilen doz verileri ile tedavi planlama sisteminden elde

edilen doz verileri arasindaki %fark hesaplandi.

2D Doz Ol¢iimii

Tedavi planlanlarinin 2D doz O&lgiimlerinden 6nce Lineer hizlandirici cihazinda
Ol¢tim diizenegi kurularak I’'mRT MatriXX igin 6n 1sitma islemi gergeklestirildi. Bu
islemde alan merkezi MatriXX’in merkezine yerlestirildi. 'mRT MatriXX’in efektif
hacmi 0,3 cm derinlikte oldugu i¢in iizerine 1,2 ¢cm kalinliginda su esdegeri kati
fantom koyularak 24x24 cm? alan boyutunda, SSD =100 cm’de, 1000 MU kadar
cihazin 1sinmas1 (warm-up) i¢in 6 MV foton enerjisi ile 1sinlandi. Daha sonra 10x10
cm? alan boyutunda, SSD=100 cm’de kat: fantom eklenerek 10 cm derinlikte
yerlesen MatriXX’in 6 MV enerjisinin out-put kontrolleri i¢in 123 MU kadar
1sinland1 ve Ol¢iim alindi. Out-put Ol¢limiindeki diizenleme ile tedavi planlarinin
IMPACT sisteminde yiiklenen kalite kontrol plan bilgilerine gére her bir planin
Olctimleri alindi1 ve doz haritas1 elde edildi. Elde edilen doz haritas: ile tedavi
planlama sisteminin hesapladigi doz haritasi, IBA OmniPro IMRT yaziliminda
bulunan gama indeks yontemi kullanilarak karsilastirildi. Gama indeksi, DTA igin 3
mm ve DD i¢in %3, %4, %S5 kosullarinda degerlendirildi.

3.2.8. MOSFET Dozimetre Sisteminin Kalibrasyonu

Kalibrasyon isleminden 6nce 4 MV ve 6 MV foton enerji diizeyleri igin iyon odasi
ile output 6l¢timleri alindi. Bu islemde 4 MV foton enerjisi i¢gin SSD =100 cm, 10x10
cm? alan boyutu kosullarinda 5 cm derinlikte 84,92 cGy doz verimi 6lgiildii. 6 MV
foton enerjisi i¢in ise SSD =100 cm, 10x10 cm? alan boyutu kosullarinda 10 cm
derinlikte 6l¢giilen verim degeri 66,92 cGy’dir. Daha sonra her bir MOSFET probu 4
MV ve 6 MV foton enerji diizeyleri i¢in kalibre edildi. 4 MV foton enerjisi igin
gerceklestirilen  kalibrasyon isleminde her bir prob kati fantom {izerine
yerlestirilerek, 10x10 cm? alan boyutu, SSD =100 c¢m kosullarinda, 5 cm derinlikte
84,92 cGy doza karsilik gelen 100 MU sayisi i¢in 5’er kez 1sinlandi. Bu doz degerine
karsilik gelen voltaj farki mV cinsinden olgiildi. 6 MV foton enerjisi ig¢in
gerceklestirilen kalibrasyon isleminde ise her bir prob kati fantom {izerine

yerlestirilerek, 10x10 cm? alan boyutu, SSD =100 c¢m kosullarinda, 10 cm derinlikte
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66,92 cGy doza karsilik gelen 100 MU sayisi igin 5’er kez 1sinlandi ve voltaj farki
mV cinsinden 6l¢iildii. Dozimetrelere verilen doz (cGy) ile orantili olarak, her bir
prob i¢in mV / c¢Gy cinsinden bir kalibrasyon faktorii belirlendi. Kalibrasyon
diizenegi Sekil 3.31°de goriilmektedir. Kalibrasyon faktorleri belirlendikten sonra
MOSFET problarin doz-cevap belirsizliginin tespiti ig¢in bilinen dozu dogrulamak
amactyla her bir prob 10x10 cm? alan boyutu, SSD =100 cm kosullarinda, 30cGy, 50
cGy, 70 cGy, 100 cGy ve 200 cGy bilinen doz degerlerine karsilik gelen MU sayilari
ile 3’er kez 1sinlandi. Bu islem 4 MV ve 6 MV foton enerjileri i¢in yapildi.

Kalibrasyon faktorlerinin kullanimiyla problarin cGy cinsinden okumalari alindu.

Sekil 3.31. Yaniiletken MOSFET Dozimetrelerin Kalibrasyon Diizenegi.

3.2.9. Rando Fantomda In-Vivo Doz 6l¢iimleri

Rando fantom, egik diizlem iizerine sabitlenerek supine pozisyonda tedavi masasina
yerlestirildi. BT de insan benzeri fantom iizerinde yerlestirilen referans bilyelerin
tedavi cihazindaki lazerler ile iist iste gelmesi saglandi. Tedavi pozisyonu 2D ve 3D
olarak alman goriintilerle dogrulandi. TPS’de belirlenen 6l¢iim noktalarinin
konumlarina gore tedavi sirasinda, karst memede alan kenarindan 2 cm mesafeye cilt
tizerine bir adet, tedavi alan1 iginde i¢ tanjansiyel alanin girigine bir adet MOSFET
prob yerlestirildi (Sekil 3.32.). Doz Oolgliimlerinde prob {izerinde 5mm bolus
kullanildi. Radyasyon alani i¢inde segilen nokta PTV dozunu temsil ederken,
radyasyon alani disinda kalan nokta karst meme dozunu gosterecektir. Daha sonra
fantomun iki farkli meme hacmi i¢in olusturulan tFIF planlar1 InPACT yazilimi

araciligryla lineer tedavi cihazinda 1sinlandi. MOSFET dozimetre ile yapilan in-vivo
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dlgiimler iiger kez tekrarlandi. Ol¢iim sonuglari i¢ ve dis tanjansiyel alanlar igin ayr

ayr1 i¢in kaydedildi.

Sekil 3.32. MOSFET problarin Rando fantoma yerlestirilmesi.

3.2.10. in-Vivo Doz Ol¢iimlerinin Degerlendirmesi

tFIF planlarinda 6l¢iim igin belirlenen konumlarda, in-vivo dozimetri ile 6l¢giilen doz
verileri ve bu noktalarm TPS’de hesaplanan doz verileri karsilastirildi. Olgiim ve
TPS verileri’nin karsilastirilmas: TPS doz verisi temel alinarak doz farkliliklar1 %

fark olarak hesaplandi.

3.2.11. Hasta Cahsmasi

Akdeniz Universitesi Tip Fakiiltesi Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim
Dali’nda meme kanseri tanili 10 kadin hastanin verileri ve dosya bilgileri ¢aligmaya
dahil edilmistir. Calismaya alinan hastalarin 6zellikleri Tablo 3.2.’de verilmistir.
Hastalarin kesitsel goriintiileri egik diizlem kullanilarak, boynu igermek iizere

akcigerin tamamini kapsayacak sekilde meme dokusunun 5 cm altina kadar 130
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kV’de 3mm kesit kalinliginda elde edilmistir. Hedef hacim ve OAR konturlamalari
klinik isleyis dahilinde radyasyon onkologu tarafindan yapilmistir. Tedavi planlari
Radyoterapi fizik uzmani tarafindan olusturulmustur. Planlarin DVH’leri ve doz
dagilimlar1 radyasyon onkologu tarafindan degerlendirilmis ve onaylanmustir. Tez
calismasi kapsaminda planlarmn PTV ve OAR’ye ait DVH verilerinden
yararlanilmistir. Tez ¢alismast kapsaminda HI ve CI parametreleri hesaplanmustir.
Onaylanmis planlarin  in-vivo doz Olglimleri tez c¢alismasi kapsaminda
gerceklestirilmistir. Ayrica, bu hastalarin kesitsel goriintiileri kullanilarak farkli foton
enerji diizeyleri ile tFIF planlari tasarlanmistir. Tasarlanan planlarin PTV ve OAR’ye
ait DVH verileri degerlendirilmistir. Ayrica HI ve CI parametreleri de hesaplanip

degerlendirilmistir.

Tablo 3.2. Hastalarin dzellikleri.

Hasta no Yas PTV hacmi (cc)
1 41 963,48
2 55 1197,04
3 61 1471,68
4 52 1989,88
5 38 657,54
6 36 664,17
7 24 606,18
8 56 1191,28
9 35 1192,33
10 53 1580,99

3.2.12. Hasta Planlarinin Degerlendirmesi

Monaco TPS kullanilarak PTV’ye 200 cGy fraksiyon dozu ile toplamda 5000 cGy
tFIF tedavi planlar1 Radyoterapi fizik uzmani tarafindan olusturulmustur. PTV’nin
tedavi dozunun %95’ini almast hedeflenmistir. Tedavi planlarinin DVH’leri ve doz
dagilimlar1 degerlendirilmistir. Tedavi planlarinin kullanilan foton enerjisi, fraksiyon
basina 200 cGy doz i¢in hesaplanan MU degerleri ve tanjansiyel alanlarda kullanilan
segment sayilar1 Tablo 3.3.’te verilmistir. Tedavi planlarinda PTV ve OAR’ye ait

doz ve hacme iliskin degerlendirmede Ongoriilen parametreler Tablo 3.4.’de
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verilmistir. HI ve CI parametrelerinin hesaplamalarinda kullanilmak {izere gerekli

olan D2, Dosgg, Duso, RI, Imax, VRI ve TV parametreleri de elde edilmistir.

Tablo 3.3. Hastalarin tFIF Tedavi teknigi ile onaylanmis planlarinin segment ve MU sayisi

Hasta | Enerji Segment MU sayist
No sayisi
ic Dis | I¢cac1 | Disag1 | Toplam
ac1 ac1
1 6MV | 5 5 1449 | 1188 263,7
2 6MV | 5 6 136,2 | 127,4 263,6
3 6MV | 4 5 122,2 | 1138 236,0
4 6MV | 6 4 123,7 | 128,6 252,3
5 4MV | 5 5 148,8 | 139,3 288,1
6 4MV | 4 4 1354 | 1157 251,1
7 4MV | 3 4 138,1 | 1194 2575
8 4MV | 3 4 1354 | 120,8 256,2
9 6MV | 4 4 1316 | 1227 254,3
10 |[6MV | 4 4 112,8 | 126,6 239,4

Tablo 3.4. Hastalarin tFIF planlarinda PTV ve OAR’ler igin degerlendirme parametreleri.

Doz parametreleri (cGy)

Hacim parametreleri (%)

PTV Dmax Dmean Dmin

OAR’ler Doz parametreleri (cGy) Hacim parametreleri (%)
Ipsilateral akciger Dmean Vs V1o V20
Kars1i meme Dmax Dmean Vs VRrTOG

Kalp Vs
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3.2.13. Hastalar i¢cin Farkh Foton Enerji Diizeyleri ile tFIF Tedavi Planlarinin
Tasarlanmasi

Tedavisi devam eden 10 hastanin BT goriintiileri kullanilarak farkli foton enerji
diizeyleri ile fraksiyon basina 200 cGy olmak iizere toplamda 25 fraksiyondan olusan
tFIF tedavi planlart Monaco TPS kullanilarak olusturulmustur. Hastalarin rutin tedavi
planlarinda kullanilan ana alanlar kullanilarak foton enerjisi degistirildi. PTV nin
merkezinde tanimlanan noktanin fraksiyon basia 200 ¢Gy doz almasi i¢in gerekli
olan MU sayist hesaplatildi ve doz dagilimi elde edildi. DVH ve kesitsel doz
dagilimi degerlendirildikten sonra gereken yerlerde OAR’nin alan iginde kalan
bolgeleri CYK’lar ile kapatildi. PTV iizerinde tedavi dozunun %95, %100, %105,
%107 ve %110’unu alan bolgeler degerlendirildi. BEV penceresinde ana alanlar
kopyalanarak, sirastyla tedavi dozunun %105, %107 ve %110’unu alan bolgeler
CYK’lar ile kapatilarak ana alanlara ek segmentler olusturuldu (Sekil 3.5.). Segment
agirliklar1 ayarlandi. MU sayisi tekrar hesaplatildi ve doz dagilimi elde edildi. PTV
ve OAR’ler i¢cin DVH degerlendirmesi ve ayrica her bir kesitte doz dagilimi
degerlendirmesi yapildiktan sonra uygun goriilen tedavi planlarinin MU degerleri
fraksiyon basina 200 cGy doz i¢in her bir alana gore hesaplandi. Tedavi planlarinda
PTV ve OAR’ye ait degerlendirmesi Ongoriilen doz-hacim parametreleri Tablo
3.4.de verilmistir. Ayrica HI ve CI parametrelerinin hesaplamalarinda kullanilmak
tizere gerekli olan Doz, Doggs, Dwso, RI, Imax, VRI ve TV parametreleri elde edildi.
Hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tasarlanan tFIF planlarinda i¢ ve dis

acilarin segment sayilar1 Tablo 3.5.”de verilmistir.

Tablo 3.5. Hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tFIF planlarinin segment sayilari.

Hasta Enerji | Tedavi | Segment Sayisi
No teknigi
Icag1 | Disac
1 4 MV | tFIF 5 4
2 4 MV | tFIF 7 7
3 4 MV | tFIF 6 6
4 4 MV | tFIF 7 7
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Tablo 3.5. Devam Hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tFIF planlarinin segment sayilari.

5 6 MV | tFIF 5 5

6 4 MV | tFIF 7 7

7 6 MV | tFIF 5 5

8 6 MV | tFIF 7 7

9 4 MV | tFIF 7 7

10 4 MV | tFIF 4 4

3.2.14. Hastalar icin Farklh Foton Enerji Diizeyleri ile tFIF Tedavi planlarimin
HI ve CI Parametrelerinin Hesaplanmasi ve Degerlendirmesi

Tez galismasi kapsaminda, hastalarin rutinde uygulanan tedavi planlarmin ve farkl
foton enerji diizeyleri kullanilarak tasarlanan tFIF planlarinin DVH verileri
kullanilarak, CI degerleri ‘Es. 2.1° ile ICRU prokoliine gore, HI degerleri ICRU ve
RTOG protokoliine gore sirasiyla ‘Es. 2.3’ ve ‘Es. 2.4’ ile hesaplandi. Tedavi
planlarinin HI ve CI degerleri, PTV ve OAR’ye ait diger diger Vverileri, istatistiksel
analiz yontemleriyle degerlendirildi. Istatistiksel ~degerlendirmede Akdeniz
Universitesi Istatistik Danigsmanlik Uygulama ve Arastirma Merkezi’'nden destek
alimmustir. Normal dagilim gosteren verilerin analizinde parametrik analiz yontemi
olan Eslestirilmis Orneklem t-Testi (Paired Sample t-Test) kullanilmistir. Normal
dagilim gdstermeyen verilerin analizinde ise parametrik olmayan Wilcoxon Isaretli
Siralar Testi (Wilcoxon Signed Ranks Test) kullanilmistir. P degeri i¢in anlamlilik
limiti 0,050 olarak se¢ilmistir (p <0,050).

3.2.15. Hastalarda In-Vive Doz Ol¢iim Noktalarmin Secimi

Meme hastalarmin onaylanmig rutin tedavi planlarinin TPS tarafindan hesaplanan
doz dagilimi referans alinarak, PTV ve karsi meme {izerinde PTV ve kars1 meme
iizerinde 5Smm derinlikte in-vivo doz 6l¢iim noktalarinin konumlari belirlendi. Ol¢iim
noktalarinin konumu Sekil 3.33.’te goriilmektedir. In-vivo 6lgiimler sirasinda bu

noktalarin konumlarina denk diismek i¢in 5 mm bolus kullanilmasi planlandi.
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in-vivo olctim noktast

Sekil 3.33. Meme hastasinda TPS’de belirlenen in-vivo 6l¢lim noktasinin konumu.

3.2.16. Hastalarda in-Vive Doz Ol¢iimleri

Meme kanseri radyoterapisi planlanan hastalarin devam eden tedavileri sirasinda
MOSFET dozimetrelerle in-vivo doz oOlgiimleri yapildi. TPS’de belirlenen 6l¢iim
noktalarinin konumlara gore tedavi sirasinda, karst memede alan kenarindan 2 cm
mesafeye cilt lizerine bir adet ve tedavi alani ig¢inde i¢ tanjansiyel alanin girisine bir
adet MOSFET prob yerlestirildi (Sekil 3.34.). Problar tizerinde 5 mm bolus
malzemesi kullanildi. MOSFET okumalart tedavi sirasinda kaydedildi (Sekil 3.35.).
In-vivo doz &lgiimleri radyoterapi alan 9 hastada gerceklestirildi. Bir hasta ise in-
vivo doz Ol¢limiinti kabul etmedi. Covid-19 pandemisi nedeniyle calismaya bagka

hasta eklenemedi.

Sekil 3.34. MOSFET dozimetrelerin meme hastalarina yerlestirilmesi.
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Sekil 3.35. MOSFET okuyucu ekrant.

3.2.17. Hastalarda In-Vivo Doz Olgiimlerinin Degerlendirmesi

Hastalarin onaylanmis tFIF planlarinda 6lgim igin belirlenen konumlarda in-vivo
dozimetri yontemiyle elde edilen doz degerleri, bu noktalarin TPS’de hesaplanan doz
degerleriyle karsilastirldi. Olgiim doz degerleri ve TPS doz verileri'nin
karsilastirilmasinda TPS doz verisi temel alinarak doz farkliliklar1 % fark olarak

hesaplanda.
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4. BULGULAR

4.1. Rando Fantomda Farkl Enerjilerle tFIF Tedavi Planlarimin Verileri

Farkli meme hacmine sahip Rando fantom i¢in 4 ve 6 MV foton enerji diizeyleri ile
tasarlanan tFIF planlarinin, PTV ve OAR’lere ait DVH’leri degerlendirilmistir.
Ayrica tedavi planlarmin HI ve Cl degerleri hesaplanip degerlendirilmistir. tFIF
planlarinin Rando fantom’da uygulanmasi sirasinda TPS’de belirlenen konumlarda

in- vivo dozimetri yontemiyle 6lgiilen doz degerleri degerlendirilmistir.

Rando fantom i¢in farkli enerji diizeyleri ile olusturulan tFIF planlarinda fraksiyon
basina 200 cGy doza gore i¢ ve dis alanlar i¢in elde edilen MU degerleri ve %fark
sonuglar tablo 4.1.”de verilmistir.

Tablo 4.1. Rando fantom i¢in farkl enerji diizeyleri ile olugturulan tFIF planlarinda tanjansiyel
alanlarm MU degerleri ve %fark sonuglari.

Fantom 4MV-tFIF 6MV-tFIF Toplam MU
PTV
hacmi MU Toplam MU Toplam Y%Fark
MU MU
Icac1 | Disac fcac1 | Disact
432 cc 142,0 98,5 240,5 135,6 101,2 236,8 -15
966 cc 151,8 125,3 277,1 126,3 1145 240,8 -13,0

4.1.1. PTV icin DVH Degerlendirme Verileri

Rando fantom i¢in farkli enerji diizeyleri ile olusturulan tFIF tedavi planlarinin
DVH’lerden elde edilen PTV’ye ait %doz icin %hacim degerleri, %fark sonuglari
Tablo 4.2. ve Tablo 4.3.”de verilmistir.

Tablo 4.2. Rando fantomun tFIF planlarinin PTV’ye ait Voios, V107 hacim degerleri ve %fark
sonuglari.

Fantom Vo105 (%0) Vo107 (%0)

PTV Hacmi AMV-tFIF B6MV-tFIF %Fark | AMV-tFIF 6MV-tFIF %Fark
432 cc 28,58 39,68 +38,8 10,31 14,04 +36,2
966 cc 53,90 54,26 +0,7 35,17 26,41 -24,9




Tablo 4.3. Rando fantomun tFIF planlarinin PTV’ye ait V10, Voe11s hacim degerleri ve %fark
sonuglari.
Fantom Voe110 (%0) Vo115 (%0)
PTV Hacmi AMV-tFIF 6MV-tFIF %Fark | 4AMV-tFIF 6MV-tFIF Y%Fark
432 cc 1,95 1,36 -30,3 0,00 0,00 0,00
966 cc 15,63 4,25 -72,8 3,10 0,10 -96,8

Dmax, Dmean, Dmin verileri

Rando fantomun tFIF planlarinin PTV hacimlerine ait DVH’lerden elde edilen Dmax,

Dmean V€ Dmin Verileri ve %fark sonuglar1 Tablo 4.4.’de verilmistir.

Tablo 4.4. Rando fantomun tFIF planlarinin PTV’ye ait Dmax, Dmean V€ Dmin Verileri ve %fark sonuglari.

Fantom Dmax (CGY) Dmean (CGY Dnin(cGY)

PTV . AMV - 6MV- | % Fark | 4MV- | 6MV- | % 4AMV- | 6MV- | % Fark
Hacmi tFIF tFIF tFIF tFIF Fark tFIF tFIF

432 cc 5663 5580 | -1,5 5161 5194 +0,6 4497 | 4421 | +155
966 cc 6016 5781 | -39 5287 5230 -1,1 4256 | 3789 | -11,0

4.1.2. OAR i¢in DVH Degerlendirme Verileri

ipsilateral akcigere ait Vs, V10, V20, Dmean Verileri

Rando fantomun tFIF planlarinda ipsilateral akcigere ait, DVH’lerden elde edilen Vs,

V1o Ve Vzo parametreleri ve % fark sonuglar1 Tablo 4.5.’de, Dmean Verileri ve %fark

sonuglar1 Tablo 4.6.’da verilmistir.

Tablo 4.5. Rando fantomun tFIF planlarinin ipsilateral akciger’e ait Vs, V1o, Voo Verileri ve %fark

sonuglari.
Fantom Vs(%) V10(%0) V20(%0)
PTV AMV- | 6MV- | % Fark | 4AMV- | 6MV- | % AMV- | 6MV- | % Fark
Hacmi tFIF tFIF tFIF tFIF Fark tFIF | tFIF
432 cc 7.9 8,2 +3,8 6,0 6,5 +8,3 4,8 5,0 +4,2
966 cc 26,3 256 | -2,7 22,9 22,8 -0,4 20,0 | 20,0 0,0
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Tablo 4.6. Rando fantomun tFIF planlarinin ipsilateral akciger’e ait Dmean Verileri ve %fark sonuglar.

Fantom Dmean(cGY)

PTV

Hacmi | AMV-tFIF | 6MV-tFIF | % Fark
432 cc 329 323 -1,8
966 cc 1420 1400 -14

Kars1 memeye ait Dmax, Dmean, Vs Vve VrTog verileri

Rando fantomun tFIF planlarmin karst memeye ait Dmax, Dmean Verileri ve %fark

sonuclar1 Tablo 4.7.°de, Vs,Vrtoc verileri ve %fark sonuglari Tablo 4.8.°de

verilmistir.

Tablo 4.7. Rando fantomun tFIF planlarinin kars1 meme’ye ait Dmax, Dmean Verileri ve %fark sonuglari.

Fantom Dmax (CGY) Dmean(cGYy

PTV Hacmi 4MV-tFIF 6MV-tFIF Y%Fark | AMV-tFIF 6MV-tFIF %Fark
432 cc 1012 1612 +59,3 112 119 +6,3
966 cc 5267 4954 -5,9 182 185 +1,65

Tablo 4.8. Rando fantomun tFIF planlarinin kars1 meme’ye ait Vs, Vrroc Verileri ve %fark sonuglari.

Fantom Vs (%) VRrroG (%)

PTV Hacmi 4MV-tFIF 6MV-tFIF %Fark AMV-tFIF | 6MV-tFIF Y%Fark
432 cc 0,4 1,0 +150,0 1,6 31 +93,8
966 cc 35 39 +11,4 11,3 11,2 -0,9

Sternum’a ait Dmax, Dmean V& Dmin verileri

Rando fantomun tFIF planlarinda sternumun Dmax V€& Dmean doz degerleri ve %fark

sonuclar1 Tablo 4.9.’da verilmistir.
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Tablo 4.9. Rando fantomun tFIF planlarinin sternum’a ait Dmax V€ Dmean Verileri ve %fark sonuglari.

Fantom Dmax (cGY) Dmean (CGY)

PTV Hacmi | 4AMV-tFIF 6MV-tFIF | % Fark | 4AMV-tFIF 6MV-tFIF | % Fark
432 cc 280 307 +9,6 197 185 -6,1
966 cc 721 707 -19 208 205 -14

Viicut-PTYV igin elde edilen Vs, V20, Dmax Ve Dmean Verileri

Rando fantomun tFIF planlarinda viicut-PTV hacmi igin DVH’ten elde edilen Vs,

V2o, verileri ve %fark sonuglar1 Tablo 4.10.°da, Dmax, Dmean Verileri ve %fark

sonuglar1 Tablo 4.11.”de verilmistir.

Tablo 4.10. Rando fantomun tFIF planlarinm Viicut-PTV’ye ait Vs, Vo verileri ve %fark sonuglari.

Fantom Vs (%) V20 (%)

PTV Hacmi 4MV-tFIF 6MV-tFIF %Fark AMV-tFIF | 6MV-tFIF %Fark
432 cc 4,1 4,2 +2,4 3,0 3,1 +3,3
966 cc 7,3 8,5 +16,4 55 5,6 +1,8

Tablo 4.11. Rando fantomun tFIF planlarinin Viicut-PTV ye ait verileri Dmax, Dmean ve %fark

sonuglari.
Fantom Dmax (cGy) Dmean (cGY)
PTV Hacmi | AMV-tFIF 6MV-tFIF | % Fark | 4AMV-tFIF 6MV-tFIF | %Fark
432 cc 5468 5352 -2,1 176 176 0,0
966 cc 5935 5893 -0,7 374 371 -0,8

4.1.3. HI, CI DegerlendirmeVerileri
Rando fantomun tFIF tedavi planlarmin HI ve CI degerlerinin hesaplamasinda

kullanilan D2, Dosgs, Doso, RI, Imax, VRI ve TV verileri Tablo 4.12.°de verilmistir.
Planlarim HI (ICRU), HI (RTOG), Cl (RTOG) degerleri ve %fark sonuglari Tablo

4.13.’da verilmistir.
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Tablo 4.12. Rando fantom planlarinin Doy, Doggs, Dwso, R, Imax, VRI, TV verileri.

Fantom AMV-tFIF 6MV-tFIF

PTV
Hacmi Dos2 Dogs | Dwso | RI Imax | VRI TV | Dw2 Doos | Dwso | RI Imax | VRI TV

(cGy) | (cGy) | (cQy) | () | (%) | (cc) | (cc) | (cGy) | (cGy) | (cGy) | (%) | (%) | (cc) | (cc)

432 cc 5474 | 4927 | 5152 | 95 | 112 | 362,2 | 363 | 5526 | 4896 | 5207 | 95 | 111 | 360,8 | 363

966 cc 5787 | 4900 | 5274 | 95 | 118 | 868,3 | 870 | 5560 | 4780 | 5265 | 95 | 114 | 855,1 | 870

Tablo 4.13. Rando fantomun tFIF planlarmm HI (ICRU), HI (RTOG), CI (RTOG) verileri ve % fark

sonuglart.
Fantom HI (RTOG) HI (ICRU) Cl (RTOG)
PTV.  14Mv- | 6MV- | % Fark | 4MV- | 6MV- | % AMV- | 6MV- | % Fark
Hacmi  |tFIF | tFIF tFIF | tFIF | Fark |tFIF | tFIF

432 cc 1,18 | 117 | -08 | 0,07 | 0,11 |+571| 10 | 1,0 0,0

966 cc 124 1120 -32 | 0,17 | 0,16 | -59 | 10 | 098 | -2,0

4.2. Rando Fantomun Tedavi Planlarinin Kalite Kontrol Verileri

4.2.1. Noktasal Doz Degerlendirme Verileri

Rando fantomun igin tasarlanan tFIF tedavi planlarinin TPS’de hesaplanan, iyon
odas ile dlgiilen noktasal doz verileri ve bu veriler arasindaki % fark sonuglar1 Tablo

4.14.”de verilmistir.

Tablo 4.14. Rando fantomun ig¢in tasarlanan tFIF tedavi planlarinin TPS dozu, 6lgiilen doz ve %fark

verileri.
Fantom
AMV-tFIF 6MV-tFIF
PTV
Hacmi TPSdozu | Olgillendoz | % Fark | TPSdozu | Olgiilen doz | % Fark
(cGy) (cGy) (cGy) (cGy)
432 cc 185 180 +2,8 191 186,3 +25
966 cc 197 191,2 +3,0 205 200,1 +2,4

Noktasal doz dl¢timlerinden dnce Linak cihazinin verim kontrolleri yapilmistir. 4 ve

6 MV foton enerjileri igin sirastyla -%0,9 ve -%0,1 verim farki hesaplanmistir.
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4.2.2. 2D Doz Degerlendirme Verileri

Rando fantomun tFIF tedavi planlarinin gama (y) indeks metodu ile 3 mm DTA ve

%3, %4, %5 DD kriterlerine gore degerlendirilen iki boyutlu doz dl¢iim sonuglari

Tablo 4.15.”de verilmistir.

Tablo 4.15. iki boyutlu gama (y) indeks sonuglari.

Fantom

4 MV-tFIF 6 MV-tFIF
PTV
Hacmi 3mm /%3 | 3mm/%4 | 3mm /%5 | 3mm /%3 | 3mm/ %4 | 3mm /%5
432 cc 88,97 92,86 98,88 87,05 92,5 98,67
966 cc 88,06 92,16 98,78 86,54 92,43 98,58

4.3. MOSFET Dozimetre Sisteminin Kalibrasyon Verileri ve Dogrulamasi

MOSFET dozimetre sisteminin kalibrasyonu yapilmadan once gergeklestirilen out-

put 6lgiimlerinde 4 MV ve 6 MV foton enerjilerinin verim farki sirsiyla, -%0,4 ve

%1,2 olarak hesaplandi. Her bir probun, 4 MV ve 6 MV foton enerjileri igin sirasiyla

84,92 cGy ve 66,92 cGy doza karsilik mV cinsinden okumalar1 alindi. Bu islemler 5

kez tekrarlandi. Okumalarin ortalamasi ve standart sapmasi hesaplandi. Sonuglar S1

ve S2 problar igin Tablo 4.16.’da verilmistir. Her bir enerji diizeyi igin doz verimi ve

problarin ortalama okuma degerleri kullanilarak hesaplanan kalibrasyon faktorleri

mV / cGy cinsinden Tablo 4.17.’de verilmistir.

Tablo 4.16. S1 ve S2 problarm 4 MV ve 6 MV foton enerjilerin 100 MU i¢in okuma degerleri.

Foton Enerjisi 4 MV 6MV
Olgiim no S1 (mV) S2 (mV) | S1(mV) | S2(mV)
1. 6l¢iim 258,65 250,97 202,11 197,18
2. 6lgtim 256,96 257,02 205,78 199,73
3. dlgtim 253,00 257,50 201,08 199,82
4. 5lgtim 258,99 257,60 200,33 200,06
5. dlgtim 256,18 255,52 203,32 201,19
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Tablo 4.16. Devam S1 ve S2 problarin 4 MV ve 6 MV foton enerjilerin 100 MU igin okuma
degerleri.
Olgiim ort. 256,76 255,72 202,52 199,80
std. sapma 2,40 2,78 2,14 1,78

Tablo 4.17. S1 ve S2 MOSFET problarin kalibrasyon faktorleri

Enerji Doz verimi Slort. | SI(mV/cGy) | S2ort. S2 (mV / cGy)
(cGy) (mV) (mv)

4MV 84,92 256,76 3,02 255,72 3,01

6 MV 66,92 202,52 3,03 199,80 2,99

MOSFET problarin doz-cevap belirsizligi tespit edildi. Bilinen dozu dogrulamak
amaciyla gerceklestirilen Ol¢imlerde beklenen ve oOlgiilen doz degerleri arasinda
farklar hesaplandi. % fark sonuglar1 Tablo 4.18. ve Tablo 4.19.’da verilmistir.

Tablo 4.18. S1 ve S2 problarin 4 MV foton enerjisi i¢in beklenen doza karsi 6l¢iilen doz
degerleri ve % fark sonuglari.

4 MV Enerjisi
Sl S2
Beklenen doz Olgiilen %Fark | Beklenendoz | Olgiilendoz | %Fark
(cGy) doz ort. (cGy) (cGy) ort. (cGy)
30,0 30,07 +0,2 30,0 30,04 +0,1
50,0 49,64 -1,5 50,0 50,74 +1,5
70,0 69,96 -0,05 70,0 69,74 -04
100,0 100,01 +0,01 100,0 101,75 +1,8
200,0 202,4 +1,2 200,0 200,46 +0,2

Tablo 4.19. S1 ve S2 problarin 6 MV foton enerjisi i¢gin beklenen doza kars1 6l¢iilen doz degerleri ve
% fark sonuglart.

6 MV Enerjisi
S1 S2
Beklenen doz | Olgiilen doz | %Fark | Beklenendoz | Olgiilen doz %Fark
(cGy) ort. (cGy) (cGy) ort. (cGy)
30 30,64 +2,1 30 30,73 +2,4
50 50,95 +1,9 50 50,63 +1,3




Tablo 4.19. Devam S1 ve S2 problarin 6 MV foton enerjisi i¢in beklenen doza karsi 6lgiilen doz

degerleri ve % fark sonuglari.

70 70,81 +1,2 70 69,28 -1,0
100 99,97 -0,03 100 99,84 -0,2
200 199,56 -0,2 200 202,95 +1,5

4.4. Rando Fantomda In-Vivo Doz Olciimii Verilerinin TPS Hesaplamasi ile
Karsilastirmasi
Rando fantom icin 4 ve 6 MV foton enerjileri ile olusturulan tFIF planlarmin 200

cGy fraksiyon dozu tedavisinde, tedavi alaninda yer alan PTV dozunu ve tedavi

alaninin disinda kalan karsi meme dozunu temsil eden in-vivo 6l¢iim noktalarinin i¢

ve dis acgilar i¢in 6l¢iim sonuglar1 Tablo 4.20.’de verilmistir. Segilen noktalarin TPS

dozlari, in-vivo doz oOlgim verileri ve % doz farki sonuglari Tablo 4.21.°de

verilmigtir.

Tablo 4.20. Rando fantomun tFIF planlarinda in-vivo doz 6l¢iim sonuglari.

Fantom In-vivo Ol¢iim Sonuclari
PTV Enerji | Ilgili Nokta
Hacmi . .
Ic ag1 Olgiim ort. | Dig ac¢1 Olgiim | Olgiim  toplam
(cGy) ort. (cGy) (igtdis) (cGy)
4 MV | PTV 153,59 58,13 211,72
432 cc Kars1 Meme 38,29 18,47 56,76
6 MV | PTV 133,45 62,71 196,16
Kars1t Meme 64,43 28,35 92,78
4 MV | PTV 147,88 50,02 197,90
966 cc Kars1t Meme 19,66 12,36 32,02
6 MV | PTV 130,53 58,39 188,92
Karsi Meme 22,66 14,40 37,06
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Tablo 4.21. Rando fantomda TPS doz degerleri, MOSFET o6l¢iim sonuglar1 ve doz farklari.

FaF1>r_1rt\o/m Enerji Ilgili Nokta Ortalama Ortalama % Fark
Hacmi TPS Olgtim
Dozlari(cGy) | Dozlari(cGy)
4 MV PTV 206,00 211,72 -2,7
432 cc Kars1t Meme 38,94 56,76 -31,4
6 MV PTV 193,20 196,16 -15
Karst Meme 59,45 92,78 -35,9
4 MV PTV 198,00 197,90 +0,1
966 cc Kars1t Meme 25,00 32,02 -21,9
6 MV PTV 190,00 188,92 +0,6
Karsit Meme 31,00 37,06 -16,4

4.5. Hastalar icin Farklh Foton Enerji Diizeyleri ile tFIF Tedavi Planlarinin

Verileri

Hastalarin rutinde uygulanan tFIF planlarimin ve farkli foton enerji diizeyleri ile

olusturulan tFIF planlarinin foton enerjisine gore i¢ ve dis tanjansiyel alanlarda

kullanilan segment sayilari ile fraksiyon basina 200 c¢Gy doz i¢in hesaplanan MU

degerleri Tablo 4.22.°de verilmistir. Tez ¢alismasi kapsaminda farkli foton enerji

diizeyleri ile olusturulan tFIF planlarinin verileri kalin yazi tipi olarak isaretlenmistir.

Tablo 4.23.’de hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tasarlanan planlarinin

ortalama MU sayilar1 ve %fark sonuglari verilmistir.

Tablo 4.22. Hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tasarlanan planlarinin segment sayilar1 ve MU

degerleri.
S Segment MU sayisi S| Segment MU sayisi

(=} 2 sayisi 2| sayisi

z = =

s g . , g .

% Gl Ie Dis | Igag1 | Dis | Toplam gl I Dis | Igagi | Disg | Toplam

act | aci act acl act act

1 6 5 5 1449 | 1188 | 263,7 4 5 4 1445 | 1230 | 2675
2 6 5 6 136,2 | 127,4 | 263,6 4 7 7 141,7 | 1293 | 2710
3 6 4 5 122,2 | 113,8 | 236,0 4 6 6 146,3 | 1247 | 2710
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Tablo 4.22. Devam Hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tasarlanan planlarinin segment sayilari

ve MU degerleri.

4 6 6 4 | 123,7 | 128,6 | 252,3 4 7 7 149,1 | 151,0 | 300,1
6 4 4 4 | 1354 | 1157 | 2511 6 6 7 157,8 | 151,6 | 3094
7 4 3 4 11381 | 1194 | 2575 6 5 5 145,2 | 1059 | 2511
8 4 3 4 11354 | 120,8 | 256,2 6 7 7 148,8 | 1242 | 2730
9 6 4 4 11316 | 122,7 | 2543 4 7 7 163,6 | 138,3 | 3019
10 6 4 4 |1128 ] 126,6 | 2394 4 4 4 113,6 | 1259 | 239,5

Tablo 4.23. Hastalarin farkli foton enerji diizeyleri ile tasarlanan planlarinin ortalama MU sayilari ve
%fark sonuglart.

Hasta No MU sayist
AMV-tFIF 6MV-tFIF
1 267,5 263,7
2 271,0 263,6
3 271,0 236,0
4 300,1 252,3
5 288,1 257,9
6 2511 309,4
7 2575 2511
8 256,2 273,0
9 301,9 254,3
10 239,5 239,4
Ortalama | 270,4 260,1
%fark -%3,8

4.5.1. PTV icin DVH Verileri ve Karsilastirmasi
Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIFplanlarinin DVH’lerinden elde edilen, PTV’ye

ait Dmax, Dmean V& Dmin doz verileri istatistiksel olarak degerlendirilmistir. Dmax

parametresinin istatistiksel analizinde Paired Sample t- Testi kullanilmistir. Dmean V€
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Dmin parametrelerinin istatistiksel analizinde ise Wilcoxon Signed Rank Testi
kullanilmistir. Istatistiksel degerlendirme sonucunda elde edilen p degerleri Tablo
4.24.°de verilmistir. Tablo da farkli foton enerji diizeyleri ile tez ¢alismasi
kapsaminda olusturulan tFIF planlarinin verileri kalin yazi tipi olarak isaretlenmistir.

Tablo 4.24. Meme hastalarinin tFIF planlarinin PTV’ye ait Dmax, Dmean V€ Dmin d0z verileri ve
istatistiksel degerlendirme sonuglart.

Hasta Dinax (CGY) Dinean (CGY) Damin (CGY)
e AMV-tFIF | 6-MV-tFIF | AMV-tFIF 6 MV- tFIF 4 MV-tFIF 6MV-tFIF
1 5529,0 5693 5108,0 5123,0 3738,0 3605,0
2 5732,0 5427 5160,8 5000,0 2548,5 2332,0
3 5900,7 5421,2 5179,6 5080,5 2067,0 1880,0
4 5877,0 5468,0 5305,5 5000,3 2228,2 2044 .4
6 5632,9 5695,7 4993,0 5118,0 2761,0 3313,0
8 5507,4 5658,1 4875,9 5119,7 3381,1 3547,2
9 5793,0 5363,3 5184,8 5055,7 3808,5 3624,7
10 5511,0 5486,0 5075,0 5117,0 1965,0 2022,0
Ortalama | 5678,60 5535,26 5075,61 5078,02 2890,93 2885,43
St. 176,65 122,35 137,19 49,00 793,04 738,47
sapma
p degeri 0,111 0,878 0,646

4.5.2. OAR icin DVH Verileri ve Karsilastirmasi

Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarimin ipsilateral akciger i¢in Dmean,Vs, V1o
ve Vz  verileri istetistiksel olarak degerlendirilmistir. Dmean parametresinin
istatistiksel analizinde Paired Sample t- Testi, Vs, Vi, V2o parametrelerinin
istatistiksel analizinde Paired Sample t- Testi kullanilmistir. Istatistiksel
degerlendirme sonucunda elde edilen p degerleri Tablo 4.25. ve Tablo 4.26.da
verilmistir. Tez ¢aligmasi kapsaminda farkli foton enerji diizeyleri ile olusturulan

tFIF planlarinin verileri kalin yazi tipi olarak isaretlenmistir.
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Tablo 4.25. Meme hastalarinin tFIF planlarinin ipsilateral akciger’e ait Dmean Verileri ve istatistiksel
degerlendirme sonuglart.

Tablo 4.26. Meme hastalarinin tFIF planlarinm ipsilateral akciger’e ait Vs, V1o Ve Vo Verileri ve

Hasta No Dmean (CGY)
AMV-tFIF 6MV-tFIF
1 1526,70 1533,40
2 1484,80 1390,20
3 1557,80 1324,80
4 992,40 940,20
5 1683,40 1674,70
6 1309,60 1440,60
r/ 957,80 1067,50
8 1047,00 1245,20
9 1280,30 1228,50
10 1313,00 1298,00
Ortalama | 1315,28 1314,31
St. sapma | 252,33 21421
p degeri 0,981

istatistiksel degerlendirme sonuglart.

Hasta No Vs (%) V10 (%) Va0 (%)

4 MV- 6 MV- 4 MV- 6 MV- 4 MV-tFIF | 6 MV-tFIF
tFIF tFIF tFIF tFIF

1 44,68 44,24 35,88 36,80 30,22 30,59

2 45,97 45,22 34,37 35,18 27,85 27,88

3 47,52 41,20 35,23 31,99 29,57 25,87

4 33,86 31,37 23,04 23,60 18,07 18,29

5 51,34 51,79 41,07 42,62 33,81 34,57

6 40,97 43,37 32,23 34,95 26,41 28,87
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Tablo 4.26. Devam Meme hastalarinin tFIF planlarinin ipsilateral akciger’e ait Vs, V1o Ve Voo verileri

ve istatistiksel degerlendirme sonuglari.

7 32,09 35,40 24,28 27,41 18,47 20,87
8 33,00 41,85 25,23 31,48 20,27 24,11
9 44,31 4358 31,50 32,60 24,29 24,55
10 39,46 39,00 30,19 31,08 25,35 25,67

Ortalama | 41,32 41,70 31,30 32,77 25,43 26,13

Std. 6,62 5,59 5,75 5,18 5,25 4,69

sapma

p degeri 0,767 0,084 0,302

Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinin kalp i¢in V25 parametresi istatistiksel

olarak degerlendirilmistir. Istatistiksel degerlendirmede Paired Sample t- Testi

kullanilmistir. Istatistiksel degerlendirme sonucunda elde edilen p degerleri Tablo

4.27.°de verilmistir. Tez g¢alismasi kapsaminda farkli foton enerji diizeyleri ile

olusturulan tFIF planlarinin verileri kalin yazi tipi olarak isaretlenmistir.

Tablo 4.27. Meme hastalarinin tFIF planlarinin kalp’e ait Vs verileri ve istatistiksel degerlendirme

sonuglari.
Hasta No Vas (%)
AMV-tFIF 6MV-tFIF

1 1,55 1,53
2 21,30 21,17
3 9,97 7,73
4 10,07 10,02
5 7,37 7,27
6 9,96 12,58
7 6,19 9,87
8 14,20 15,10
9 0,00 0,00
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Tablo 4.27. Devam Meme hastalarinin tFIF planlarinin kalp’e ait Vs verileri ve istatistiksel
degerlendirme sonuglart.

10 6,18 6,26
Ortalama 8,68 9,15
Std. sapma 6,10 6,22
p degeri 0,383

Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinin karsi meme’ye ait Vs, VrToG, Dmax
Ve Dmean parametreleri istatistiksel olarak degerlendirilmistir. Vs Ve Dmean
parametrelerinin istatistiksel analizinde ise Wilcoxon Signed Rank Testi VrTos Ve
Dmax parametrelerinin istatistiksel analizinde ise Paired Sample t- Testi kullanilmustir.
Istatistiksel degerlendirme sonucunda elde edilen p degerleri Tablo 4.28°de
verilmistir. Farkli foton enerji diizeyleri ile olusturulan tFIF planlariin verileri kalin
yaz1 tipi olarak isaretlenmistir.

Tablo 4.28. Meme hastalarinin tFIF planlarimin karst memeye ait Vs, Vrrog, Dmax V€ Dmean Verileri ve
istatistiksel degerlendirme sonuglari.

Hasta Vs (%) Vr1o6 (%) Dinax (cGY) Dimean (CGY)
" AMV- 6MV- 4MV- 6MV- AMV- 6MV- 4MV- 6MV-
tFIF tFIF tFIF tFIF tFIF tFIF tFIF tFIF
1 1,1 0,9 6,7 4,3 2872,6 2298,5 116,4 116,4
2 2,3 2,2 7,7 51 4233,3 3618,5 132,7 132,7
3 0,5 0,1 4,6 1,8 22290 1146,0 86,3 86,3
4 2,3 2,2 6,4 4,5 5646,6 5091,0 126,8 126,8
5 1,3 1,3 6,7 4,6 3446,2 3080,2 116,7 116,7
6 0,8 1,3 4,1 3,9 37934 3889,2 123,9 123,9
7 0,03 0,1 0,7 0,6 885,40 1024,1 112,9 112,9
8 6 6,4 11,6 11,4 5109,7 5160,1 249,6 249,6
9 0,9 0,4 6,0 3,6 1390,5 1271,6 110,6 110,6
10 2,6 2,5 7,2 59 3412,0 3013,0 117,0 117,0
Ort. 1,8 1,7 6,2 4,6 3301,8 2959,2 127,6 129,3
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Tablo 4.28. Devam Meme hastalarinin tFIF planlarinin karst memeye ait Vs, Vrtoc, Dmax V€ Dmean
verileri ve istatistiksel degerlendirme sonuglari.

Std. 1,7 1,9 2,8 2,9 1517,9 1528,3 39,10 44,0
sapma

p 0,678 0,010 0,210 0,767
degeri

4.5.3. HI, CI Verileri ve Karsilastirmasi

Meme hastalarinin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinin HI ve CI parametreleri,
Tablo 4.29. ve 4.30.’da verilen veriler kullanilarak, RTOG ve ICRU protokollerine
gore hesaplanmistir. Hesaplanan HI (ICRU), HI(RTOG) ve CI(RTOG) parametreleri

istatistiksel olarak degerlendirilmistir. HI(ICRU) parametresinin degerlendirmesinde

Wilcoxon Signed Rank Testi, HI(RTOG) parametresinin degerlendirilmesinde Paired

Sample t- Testi, CI(RTOG) parametresi’nin degerlendirmesinde ise Paired Sample t-

Testi kullanilmistir. Istatistiksel degerlendirme sonucunda elde edilen p degerleri

Tablo 4.31.°de verilmistir. Farkli foton enerji diizeyleri ile olusturulan tFIF

planlarinin verileri kalin yazi tipi olarak isaretlenmistir.

Tablo 4.29. Meme hastalarinin 4MV-tFIF planlarinin Doy, Doggg, Doso, Imax, RI, VRI ve TV verileri.

Hasta | Doy Dosos Dosso Imax RI VRI TV (cc)
No | (cGy) |(cGy) [(cGy) [(%) | (%) |(cc)

1 5426 4659 5132 110 95 909,5 963,5
2 5559 4797 5136 114 95 1179,9 1197,0
3 5615 4832 5165 116 95 1457,2 1471,7
4 5688 4800 5840 117 95 1967,7 1989,9
5 5673 4774 5306 116 90 656,8 657,5
6 5336 4549 5006 112 90 652,9 664,2
7 5255 4283 4956 107 90 5774 606,2
8 5253,8 | 4428 4885 110 90 1150,7 1191,3
9 5540,8 | 4847 5190 114 95 11844 1192,3
10 5325 4706 5103 110 95 16114 1581
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Tablo 4.30. Meme hastalarinin 6MV-tFIF planlarinin Do, Doggs, Dwso, Imax, RI, VRI ve TV verileri.

Hasta | Doz | Dogs Dogso Imax RI VRI TV

No | (cGy) | (cGy) | (cGy) | (%) | (%) | (co) (co)

1 5566 | 4446 | 5111 | 112 |95 928,8 964,0

2 5216 | 4409 | 5067 | 108 |95 1069,6 | 1197,0

3 5320 | 4444 | 5138 | 108 |95 1369,5 | 14717

4 5295 | 4563 | 5021 |108 |95 1819,6 | 1989,9

5 5460 | 4636 | 5124 | 111 |90 652,3 657,5

6 5535 | 4605 | 5134 |[112 |90 657,7 664,2

7 5419 | 4180 | 5106 | 110 |90 571,0 606,2

8 5480 | 4641 5141 112 90 1180,3 | 11913

9 5285 | 4614 | 5086 | 106 | 95 1128,7 | 1192,3

10 5343 | 4706 | 5139 [107 |95 1308,5 | 1581,0
Tablo 4.31. Meme hastalarinin tFIF planlarmin HI (ICRU), HI (RTOG), Cl (RTOG) verileri ve

istatistiksel degerlendirme sonuglari.

Hasta No HI (ICRU) HI (RTOG) Cl (RTOG)

AMV-tFIF | 6MV-tFIF | AMV-tFIF | 6MV-tFIF | AMV-tFIF | 6MV-tFIF
1 0,15 0,22 1,16 1,18 0,94 0,96
2 0,15 0,16 1,20 1,14 0,99 0,89
3 0,15 0,17 1,22 1,14 0,99 0,93
4 0,15 0,15 1,23 1,14 0,99 0,91
5 0,17 0,16 1,29 1,23 1,00 0,99
6 0,16 0,18 1,24 1,24 0,98 0,99
7 0,20 0,24 1,19 1,22 0,95 0,94
8 0,17 0,16 1,22 1,24 0,97 0,99
9 0,13 0,13 1,20 1,12 0,99 0,95
10 0,12 0,12 1,16 1,13 1,02 0,83
ortalama | 0,15 0,17 121 1,18 0,98 0,94

85



Tablo 4.31. Devam Meme hastalarinin tFIF planlarinin HI (ICRU), HI (RTOG), CI (RTOG) verileri
ve istatistiksel degerlendirme sonuglart.

std. 0,02 0,04 0,04 0,05 0,02 0,05
sapma
p degeri 0,015 0,066 0,127

4.6. Hastalarda TPS Hesaplama ve In-Vivo Doz Olciimii Verilerinin
Karsilastirmasi

Meme hastalarinin 4 MV-tFIF ve 6 MV-FIF planlarinda 200 cGy fraksiyon dozu i¢in
TPS’de segilen noktalarin karst meme noktasal doz verileri ve %fark sonucu Tablo
4.32.”de verilmistir. Rutinde uygulanan tFIF planlarinda belirlenen noktalardaki 200
cGy fraksiyon dozu i¢in in-vivo doz ol¢tim verileri, TPS dozlar1 ve TPS ile 6l¢iim
sonuglar1 arasindaki %fark verileri Tablo 4.33.’de verilmistir. Farkli foton enerji
diizeyleri ile olusturulan alternatif tFIF planlarmin verileri kalin yazi tipi olarak

isaretlenmistir.

Tablo 4.32. TPS’de segilen noktalarin karsi meme noktasal doz verileri ve %fark sonucu.

TPS Dozu (cGy)
Hasta No | 4 MV-tFIF | 6 MV-tFIF
1 9,64 10,54
2 14,40 12,52
3 15,18 13,38
4 12,92 12,80
5 11,40 12,22
6 13,36 13,28
7 12,35 12,46
8 11,93 12,74
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Tablo 4.32. Devam TPS’de segilen noktalarin karst meme noktasal doz verileri ve %fark sonucu.

Tablo 4.33. Meme hastalarinin 200 cGy fraksiyon dozu igin gerceklestirilen MOSFET o6lgiim

9 15,80 12,64
10 11,74 12,15
ortalama | 12,87 12,47
Yofark -%3,2

sonuglar1 (cGy), TPS dozlari (cGy) ve doz farklar1 (%).

PTV Karsi meme
Hasta No. | Enerji Ort. Ort.TPS | % Fark Ort. Ort.TPS | % Fark
Olgiilen dozu Ol¢iilen dozu
doz doz
1 6 MV | 208,00 | 208,70 0,3 15,26 10,54 -30,9
3 6 MV | 174,11 | 173,16 -0,5 19,37 13,38 -30,9
4 6 MV | 180,81 | 183,28 14 19,18 12,80 -33,3
5 4 MV | 205,61 | 201,00 -2,3 17,30 11,40 -34,1
6 4 MV | 202,82 | 204,73 0,9 15,48 13,36 -13,7
7 4 MV | 19575 | 193,64 -1,1 16,86 12,35 -26,7
8 4 MV | 187,12 | 190,17 1,6 18,62 11,93 -35,9
9 6 MV | 180,52 | 181,56 0,6 16,86 12,64 -25,0
Ortalama 193,08 | 193,03 | -0,01 16,98 12,32 | -26,69
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5. TARTISMA

Tiim meme tedavisinde kullanilan radyoterapi tekniklerindeki gelismeler, OAR’lerin
dozunu azaltirken, tiimore daha homojen doz vermeyi saglamistir. Ayrica tedavi
edilen hacmin disinda kalan ve ikincil kanser riski agisindan olduk¢a 6nemli olan
karsi memenin dozu olabildigince azaltilmaya calisilmistir. Literatiirde yer alan
calismalarda tim meme tedavileri i¢in tFIF tekniginin olduk¢a uygun oldugu
belirtilmistir. tFIF teknigi ¢ogunlukla 6 MV foton enerjisiyle olusturulmustur (Torre
ve ark., 2004; Borghero ve ark., 2007; Ercan ve ark., 2010; Baycan ve ark., 2012;
Lonski ve ark., 2018).

Tez calismasinda, klinigimizde bulunan lineer hizlandiricilarin sagladigi 4 MV ve 6
MYV foton enerji diizeyleri kullanilarak Rando fantomun iki farkli meme hacmi i¢in
tFIF tedavi planlar1 TPS’de tasarlanmistir. Tasarlanan planlar PTV ve OAR
acisindan DVH verilerinin incelenmesinin yanisira, bu planlarin HI ve CI
parametreleri de hesaplanip degerlendirilmistir. TPS’nin  hesapladigi doz
dagilimlarinin kalite kontrolii amaciyla iyon odasi ile nokta dozlari, Matrixx ile 2D
doz dagilimlar1 Ol¢iilmiistiir. Calismada in-vivo doz Ol¢iimlerinde MOSFET
dozimetre sistemi kullanilmigtir. Rando fantom igin tasarlanan tedavi planlarinda
alan diginda kalan karsi memenin dozu in-vivo doz olgiim yontemiyle belirlenmis
olup PTV’ye verilen dozu dogrulamak amaciyla alan i¢inde de in-vivo doz dl¢limleri
gerceklestirilmistir. Ayrica klinigimizde tiim meme radyoterapisi planlanmis,
tedavisi devam eden hasta goriintiileri iizerinde yeni alternatif tFIF planlar1 TPS’de
tasarlanmistir. Tedavi planlarinin DVH verileri, HI ve CI parametreleri istatistiksel
analiz yontemiyle degerlendirilmistir. Meme hastalarimin tedavisi sirasinda karsi
memenin dozu in-vivo dozimetri yontemiyle o6l¢iilmiistiir. Ayrica PTV’ye verilen
dozu dogrulamak amaciyla alan i¢inde de in-vivo doz Ol¢limleri gergeklestirilmistir.
Insan benzeri fantomun ve meme hastalarinmn in-vivo &lgiim sonuglar1 TPS

sonuglartyla karsilastirilmistir.

Rando fantomun tedavi planlarinin kalite kontrolii amaciyla gerceklestirilen noktasal

doz olglim degerleri ile TPS hesaplamalar1 arasindaki fark en fazla +£3,0 olarak
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hesaplanmistir. AAPM raporunda referans nokta doz 6l¢iimii i¢in sinirlarin +%3
icinde olmasi gerektigi bildirilmektedir (Ezzell ve ark., 2003). Tedavi planlarinin 2D
doz Ol¢limlerinin degerlendirilmesinde kullanilan Gama analizi yoOnteminde
genellikle 3 mm DTA ve %3 DD kriterleri kullanilmaktadir. Ancak her klinik kendi
kalite kontrol programi dogrultusunda 3 mm DTA ve %5 DD kriterlerini de
kullanabilmektedir (Cakir ve Bilge, 2013). Rando fantomun 3 mm DTA ve %5 DD

kriterlerine gore gama analizi sonuglar1 %95’in lizerinde bulunmustur.

Borghero ve arkadaslar1 (2007) Rando fantomda tFIF teknigi ve geleneksel
tanjansiyel teknik ile tasarlanan planlarda karsi meme dozunu karsilagtirmislardir.
Hedef meme 50 Gy doz alacak sekilde 6 MV enerjili fotonlarla planlar
olusturulmustur. 6 MV foton enerjisiyle olusturulan tFIF tekniginde PTV’ye 200
cGy doz vermek i¢in gerekli olan MU sayist1 227,0 olarak hesaplanmistir.
Calismamizda fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda MU
sayilar sirasiyla 236,8 ve 240,8 olarak hesaplanmistir. Fantomun 432 ve 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda literatiire kiyasla %4,1 ve %6,1 daha fazla MU
sayist hesaplanmistir. Calismamiza dahil edilen 10 meme kanseri hastasinin 6 MV-
tFIF planlarinda MU sayis1 ortalama 260,1 olarak hesaplanmistir. Meme hastalarinin
6 MV-tFIF planlarinda literatiire kiyasla %14,6 daha fazla MU sayis1 elde edilmistir.
Sasaoka ve Futami (2011) yaptiklar1 c¢aligmada 20 erken evre meme kanseri
hastasinin tFIF ve kamali tanjansiyel alanlarla olusturulan tedavi planlarini
dozimetrik olarak karsilastirmislardir. Planlar PTV’ye 50 Gy doz vermek iizere 4
MV foton enerjisi ile olusturulmustur. Caligmada tFIF teknigi i¢in ortalama MU
sayist 234,3+ 8,1 olarak bildirilmistir. Calismamizda fantomun 432 ve 966 cc’lik
PTV hacimli 4 MV-tFIF planlarinda MU sayilari sirastyla 240,5 ve 277,1 olarak
hesaplanmistir. Fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planlarinda
literatiire kiyasla sirastyla %2,6 ve %18,2 daha fazla MU sayisi hesaplanmistir. 966
cc’lik 4 MV-tFIF planinda meme hacminin biiylik olmast nedeniyle daha yiiksek
MU sayist hesapladigimizi diistinmekteyiz. Klinigimizde radyoterapi alan meme
kanseri hastalarinin 4 MV-tFIF planlarinda MU sayist ortalama 270,4 olarak
hesaplanmis olup, hastalarin 4 MV-tFIF planlarinda literatiire kiyasla %15,4 daha
fazla MU sayis1 hesaplanmastir.
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Calismamizda Rando fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda 4 MV-
tFIF planina gore %1,5 daha diisik MU sayisi hesaplanirken, 966 cc’lik PTV
hacimli, 6 MV-tFIF planinda 4 MV-tFIF planina gére %13,0 daha diisiik MU sayis1
hesaplanmistir. Her iki meme hacminde de enerjiye bagli olarak MU sayisi
diigmiistiir. Meme hastalarinin 6 MV-tFIF planlarinda 4 MV-tFIF planlarina gore
%3,8 daha diisiik MU sayis1 hesaplanmugtir.

Ercan ve arkadaslar1 (2010) meme koruyucu cerrahi gegirmis 20 hasta i¢cin 6 MV
enerjili fotonlarla olusturulan tFIF teknigini ¢ift ve tek kamali konformal radyoterapi
teknigi ile karsilagtirmiglardir. PTV’ye 50 Gy doz vermek iizere 25 fraksiyondan
olusan tFIF tedavi planlarinda V105, V110 Ve V115 parametreleri ve standart sapmalari
sirastyla %8,96  +%5,1, %0,01+08 ve %0,00+%0,0 olarak elde edilmistir.
Calismamizda fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda V1os, V110
ve V115 parametreleri sirastyla %39,68, %1,36 ve %0,00 olarak elde edilmistir. 966
cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda Vios, V110 Ve V115 parametreleri sirasiyla
%54,26 %4.,25 ve %0,10 olarak elde edilmistir. Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6
MV-tFIF planlarinda elde edilen Vios ve V1o parametrelerinin literatiire kiyasla
oldukga yiiksek bulundugu goriiliirken, V115 parametresi literatiirle benzer sonug
vermistir. Fantomun 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda Vios, V110 Ve
V115 parametreleri literatiire kiyasla daha yiiksek hesaplanmistir. Sasaoka ve Futami
(2011) yaptiklar ¢aligmada 4 MV foton enerjisi ile olusturulan tFIF planlarinda V17
parametresini %0,1+ 0,2 olarak hesaplamislardir. Calismamizda fantomun 432
cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planinda Vig7 parametresi  %210,31olarak
hesaplanirken, 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planinda V107 parametresi %26,41
olarak hesaplanmistir. Fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli tFIF planlarinda
elde edilen Vio7 parametresinin literatiire kiyasla olduk¢a yiiksek bulundugu

gOriilmiistiir.

Fantomun tFIF planlarinda PTV’ye ait Vies, Vio7, V1o ve Vs parametreleri
degerlendirildiginde; 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda Veios Ve Voior
parametreleri 4 MV-tFIF planina gore sirasiyla %38,8 ve %36,2 daha yiiksek

hesaplanirken, Vo0 parametresi ise %30,3 daha disik bulunmustur. Viis
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parametresi a¢isindan planlar arasinda fark goriillmemistir. 966 cc’lik PTV hacimli 6
MV-tFIF planinda Vies parametresi 4 MV-tFIF planina gore %0,7 daha yiiksek
hesaplanmistir. V107, Vw110 Ve Vuais parametreleri ise sirastyla %24,9 %72,8 ve %96,8
daha diisiik hesaplanmistir. Her iki meme hacminde de enerjiye bagli olarak 6 MV -

tFIF planlarinda V110 ve V115 parametreleri diisiik elde edilmistir.

Nokhastes ve arkadagslar1 (2019) erken evre meme kanserli hastalarda yaptiklari
calismada tFIF teknigini ve kamali tanjansiyel teknigi dozimetrik olarak
karsilastirmiglardir. Planlar 6 MV foton enerji diizeyi ile tasarlanmistir. Hastalar
meme hacmine gore;1500 cc’den kiiciik hacimli memeler kiigiik, 1500 - 2000 cc
arast hacimli memeler orta, 2000 cc’den biiylik hacimli memeler ise biiyiilk meme
olmak {izere gruplandirilmistir. 6 MV foton enerji diizeyi ile olusturulan tFIF
planlarinda 1500 cc’den kii¢iik hacimli memelerde PTV’nin Dmax, Dmean V€ Dmin
parametreleri sirasiyla 5421,5+52,43 cGy, 5016,25+188,54 cGy ve 3618,12+795,58
cGy olarak bulunmustur. Calismamizda fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli
planlarinda meme hacimleri sirasiyla 239,8 ve 771,6 cc’dir. 432 cc ve 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda Dmax parametresi sirasiyla 5580 cGy ve 5781
cGy olarak hesaplanmistir. Bu planlarda Dmax parametresi literatiire kiyasla sirasiyla
%2,9 ve %6,6 farkla daha yiiksek bulundugu goriilmektedir. 432 cc ve 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda Dmean parametresi sirasiyla 5194 cGy ve 5230
cGy olarak hesaplanmistir. Bu planlarda Dmean parametresi literatiire kiyasla sirasiyla
%3,5 ve %4,3 daha yiiksek hesaplanmistir. Dmin parametresi, 432 cc ve 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda sirasiyla 4421 c¢Gy ve 3789 cGy olarak
hesaplanmigtir. Bu planlarda Dmin parametresinin literatiire kiyasla sirasiyla %22,1
ve %4,7 daha yiiksek bulundugu goriilmektedir. Klinigimizde radyoterapi alan
meme hastalarinin 6 MV-tFIF planlarinda ise Dmax, Dmean V& Dmin parametreleri
sirastyla ortalama 5535,26+122,35 cGy, 5078,02+49,00 cGy ve 2885,43+738,47
cGy olarak hesaplanmistir. Bu planlarda Dmax V€ Dmean parametreleri literatiire
kiyasla sirastyla %2,1, %1,2 daha yiiksek bulunurken, Dmin parametresi ise literatiire

kiyasla %20 diistik bulunmustur.
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Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda Dmax parametresi 4 MV-tFIF
planina kiyasla %1,5 farkla daha diisiik hesaplanirken, Dmean V& Dmin parametreleri
strastyla %0,6 ve %15,5 daha yiiksek hesaplanmistir. 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-
tFIF planinda ise Dmax, Dmean V€ Dmin parametreleri 4 MV-tFIF planina kiyasla
sirastyla %3,9, %1,1 ve %11,0 farkla daha diisiik hesaplanmistir. Her iki meme
hacminde de enerjiye bagli olarak 6 MV-tFIF planlarinda Dmax parametresi daha
diisiik elde edilmistir. Klinigimizde radyoterapi alan meme hastalarinin 4MV-tFIF ve
6MV-tFIF planlar1 PTV’ye ait Dmax, Dmean V€ Dmin parametreleri agisindan
istatistiksel olarak degerlendirildiginde planlar arasinda anlamli fark bulunmamistir

(strastyla p=0,111, p= 0,878 ve p= 0,646).

Sasaoka ve Futami (2011) yaptiklar1 ¢alismada 4 MV foton enerji diizeyi ile
tasarlanan tFIF planlarinda ipsilateral akciger igin Dmean parametresini 805 +135
cGy, Vio ve Voo parametrelerini ise sirasiyla %17,9+3,4 ve %14,7+2,9 olarak
hesaplamiglardir. Caligmamizda fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-
tFIF planlarinda ipsilateral akciger i¢in Dmean parameteresi sirasiyla 329 cGy ve 1420
cGy olarak hesaplanmistir. Fantomun 432 cc¢’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planinda
ipsilateral akciger i¢in Vio ve V2o parametreleri sirasiyla %6,0 ve %4,8 olarak
hesaplanirken, 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planlarinda ipsilateral akciger i¢in
V1o ve Vo parametreleri sirastyla %22,9 ve %20 olarak hesaplanmistir. Fantomun
432 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planinda Dmean parametresi literatiire kiyasla
%59,1 farkla daha diisiik bulunurken, 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planinda
literatiire kiyasla %76,4 farkla daha yiliksek bulunmugtur. Fantomun 432 cc’lik PTV
hacimli 4 MV-tFIF planinda Vio ve V2o parametreleri literatiire kiyasla sirasiyla
%66,4 ve %67,3 farkla daha diisiik bulunurken, 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF
planinda V1o ve V2o parametreleri literatiire kiyasla sirasiyla %27,9 ve %36,0 farkla
daha yiiksek bulunmustur. Klinigimizde radyoterapi alan meme hastalarinin 4 MV-
tFIF  planlarinda Dmean parametresi ortalama 1315,28+252,33cGy olarak
hesaplanirken, V1o ve Vyo parametreleri sirasiyla ortalama %31,30+%5,75 ve
%25,43+%35,25 olarak hesaplanmistir. Hastalarin planlarinda literatiire kiyasla Dmean,
V1o ve V2o parametreleri sirasiyla %63,3, %74,9 ve %73,0 farkla daha yiiksek

hesaplanmistir. Jin ve arkadaslar1 (2013) tarafindan yapilan ¢alismada, meme
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koruyucu cerrahi sonrasi radyoterapi goren ve ortalama meme hacmi 360,8+149,1 cc
olan 20 sol meme hastasinin, farksiyon basina 200 cGy olmak tizere 25 fraksiyondan
olusan 6 MV foton enerji diizeyi ile tasarlanan tFIF planlarinda ipsilateral akciger
icin Dmean parametresi 410+ 2,4 Gy olarak hesaplanirken, Vs V1o, V2o parametreleri
ise swrasiyla %24,6+ 6,1, %19,1+ 55, %15,0+ 5, olarak hesaplanmistir.
Calismamizda fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda
ipsilateral akciger i¢in Dmean parameteresi sirasiyla 323 cGy ve 1400 cGy olarak
hesaplanmistir. Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda Dmean
parametresi literatiire kiyasla %21,2 farkla daha diisiik bulunurken, 966 cc’lik PTV
hacimli 6 MV-tFIF planinda Dmean parameteresi literatiire kiyasla %241,4 farkla
daha yiiksek bulunmustur. Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlaninda
Vs, V1o Ve Voo parametreleri sirasiyla %8,2, %6,5 ve %5,0 olarak hesaplanirken, 966
cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda bu parametreler sirasiyla %25,6, %22,8 ve
%20,0 olarak hesaplanmistir. 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda Vs V1o,
V20 parametreleri sirasiyla literatiire kiyasla sirasiyla %66,7, %66,0 ve %66,7 farkla
daha diisiik bulunmustur. 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda Vs, V1o, V2o
parametreleri sirasiyla literatiire kiyasla sirasiyla %4,1, %19,4 ve %33,3 farkla daha
yiiksek bulunmustur. 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda meme hacmi
239,8 cc’dir ve literatiirde belirtilen meme hacminden daha kiiciiktiir. Bu nedenle
Dmean, V5, V1o Ve V2o parametrelerinin literatiire kiyasla daha diigiik bulundugunu
diistinmekteyiz. 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda ise meme hacmi 771,6
cc’dir ve literatiirde belirtilen meme hacminden daha biiyiiktiir. Bu nedenle Dmean,
Vs, Vio ve Vo parametrelerinin literatiire kiyasla daha yiiksek bulundugunu
diistinmekteyiz. Klinigimizde radyoterapi alan meme hastalarmin 6 MV-tFIF
planlarinda Dmean parametresi ortalama 1314,31+214,21 cGy olarak hesaplanirken,
Vs, V1o ve V2o parametreleri sirasiyla ortalama %41,70+%5,59, %32,771+%5,18 ve
%26,13+%4,69 olarak hesaplanmistir. Hastalarin planlarinda Dmean, V5 Ve V1o
parametreleri literatiire kiyasla %?220,1, %69,5 ve %71,6 farkla daha yiiksek

bulunurken, V2o parametresi literatiire kiyasla %65,5 daha diisiikk bulunmustur.

RTOG’nin 1005 numarali calismasinda ipsilateral akciger’e ait Vs ve Vi
parametrelerinin sirasiyla %50 (kabul edilebilir %55) ve %35 (kabul edilebilir %40)
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degerinin altinda tutulmasi Onerilmistir. Caligmamizda elde edilen Vs ve Vi
parametrelerinin bu doz sinirlamalar1 agisindan uygun oldugu goriilmektedir.
Radyasyon pnomonisi riskini tahmin etmek ic¢in degerlendirmesi en uygun
parametrenin ipsilateral akcigere ait Vo parametresi oldugu bildirilmistir. V2o
parametresinin  %30-35’in altinda tutulmasi gerektigi QUANTEC (Quantitave
Analyses of Normal Tissue Effects in the Clinic) dozimetrik degerlendirme
protokoliinde belirtilmistir (Emami, 2013). Calismamizda elde edilen V2o

parametreleri %30 doz sinirmnin altinda hesaplanmis olup literatiirle uyumludur.

Calismamizda ipsilateral akciger i¢in Vs, V1o Ve Voo parametreleri 432 cc’lik PTV
hacimli 6 MV-tFIF planinda, 4 MV-tFIF planina kiyasla sirasiyla %3,8, %8,3 ve
%4,2 yiikksek bulunurken, Dmean parametresi %1,8 diisiikk bulunmustur. 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda, 4 MV-tFIF planina kiyasla Vs, V1o V& Dmean
parametreleri sirasiyla %2,7, %0,4 ve %1,4 disiik bulunurken, V2o parametresi
acisindan fark goriilmemistir. Enerjiye bagli olarak her iki meme hacminde de 6
MV-tFIF planinda Dmean parametresi diisiik bulunmustur. Klinigimizde radyoterapi
alan meme hastalarinin tFIF planlari ipsilateral akcigere ait Dmean, Vs, V1o V& V2o
parametreleri agisindan degerlendirildiginde 4 MV-tFIF planlar ile 6 MV-tFIF
planlar1 arasinda anlamli fark bulunmamuistir (sirastyla p=0,981, p=0,767, p= 0,084
ve p=0,302).

Sasaoka ve Futami’'nin (2011) yaptiklar1 ¢aligmada 4 MV foton enerjisiyle
olusturulan tFIF planlarinda karst memeye ait Dmean parametresi ortalama 65+15
cGy, Vs parametresi ortalama 9%0,0+%0,0 olarak bulunmustur. Calismamizda
fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planlarinda kars1 memeye ait
Dmean parametresi sirasiyla 112 cGy ve 182 cGy olarak hesaplanirken, Vs parametresi
strastyla %0,4 ve %3,9 olarak hesaplanmistir. Fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV
hacimli 4 MV-tFIF planlarinda karst memeye ait Dmean parametresi litertaiire kiyasla
sirastyla 1,7 ve 2,8 kat daha yiiksek hesaplanmistir. Vs hacmi literatiirde
bulunmazken ¢aligmada 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planlarinda
sirastyla 1,8 cc ve 31,8 cc olarak bulunmustur. Klinigimizde radyoterapi alan meme

hastalarinin 4 MV-tFIF planlarinda Dmean V€ Vs parametreleri sirasiyla ortalama
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127,6+39,10 cGy ve %1,8+%1,7 olarak hesaplanmistir. Hastalarin 4 MV-tFIF
planlarinda Dmean parametresi literatiire kiyasla 3 kat yiiksek hesaplanirken, Vs
parametresi literatiire kiyasla daha yiiksek hesaplanmistir. Jin ve arkadaslari’nin
(2013) yaptiklar1 ¢calismada ise, 6 MV foton enerjisiyle olusturulan tFIF planlarinda
karst memeye ait Dmean parametresi 40+ 40 cGy, Vs parametresi ise %0,3+ %1,4
olarak hesaplanmistir. Fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF
planlarinda ise karsi memeye ait Dmean parametresi sirasiyla 119 cGy ve 185 cGy
olarak hesaplanirken, Vs parametresi ise sirasiyla %1,0 ve %3,9 olarak
hesaplanmistir. Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda karst memeye
ait Dmean parametresi literatiire kiyasla 3 kat daha yliksek hesaplanirken, 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda bu parametre literatiire kiyasla 4,6 kat daha yiiksek
hesaplanmistir. Fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda
kars1t memeye ait Vs parametresi literatiire kiyasla sirasiyla %233,3 ve %1200 daha
yiiksek hesaplanmistir. Klinigimizde radyoterapi alan meme hastalarinin 6 MV-tFIF
planlarinda Dmean V€ Vs parametreleri sirasiyla ortalama 129,3+44,0 cGy ve
%1,7+%1,9 olarak hesaplanmistir. Hastalarin 6 MV-tFIF planlarinda Dmean
parametresi literatiire kiyasla 3,2 kat daha yiiksek hesaplanirken, Vs parametresi
literatiire kiyasla %466,6 farkla daha yiiksek hesaplanmigtir. Rudra ve arkadaslarinin
(2007) ¢alismasinda karst memeye ait Vs parametresinin %15’in altinda tutulmasi
gerektigi bildirilmistir. Calismamizda elde edilen Vs degerlerinin literatiirle uyumlu

oldugu goriilmektedir.

RTOG’nin 1005 numarali ¢alismasinda karsi memeye ait Dmax parametresi igin 310
cGy doz smirlamasi belirtilmistir. Bu parametre igin kabul edilebilir doz sinir1 496
cGy’dir. Calismamizda fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlarinda Dmax parametresi sirasiyla 1012 cGy ve 1612 cGy olarak hesaplanirken,
966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda sirastyla 5267 cGy ve
4954 cGy olarak hesaplanmistir. PTV hacminin artmasi ile bu parametrede 4 MV-
tFIF planlarinda yaklasik 5 kat ve 6 MV-tFIF planlarinda yaklasik 3 kat artis
goriilmiis olup, tiim planlarda RTOG doz sinirinin oldukga asildigr goriilmiistiir.
Klinigimizde radyoterapi alan meme hastalarnin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlarinda Dmax parametresi sirasiyla ortalama 3301,8+1517,9 cGy ve
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2959,2+1528,3 cGy olarak hesaplanmis olup, RTOG tarafindan Dmax parametresi
icin kabul edilen doz smiri ile kiyaslandiginda yaklasik 6 kat daha yiiksek
bulunmustur. RTOG’nin 1005 numarali ¢alismasinda karsi memeye ait VrToc
parametresinin %5’in altinda tutulmasi gerektigi bildirilmistir. Fantomun 432 cc’lik
PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda Vrtoc parametresi sirasiyla %1,6
ve %3,1 olarak hesaplanmistir. 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlarinda VRrtoc parametresi sirasiyla %11,3 ve %11,2 olarak hesaplanmistir.
Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda hesaplanan
VRToG parametresinin literatiirle uyumlu oldugu goriiliirken, bu parametrenin 966
cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda sirasiyla %126 ve %124
farkla RTOG doz sinirinin asildigr goriilmiistiir. Klinigimizde radyoterapi alan meme
hastalarinin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda Vrrtoc parametreleri sirasiyla
ortalama %6,2+%2,8 ve %4,6+%2,9 olarak hesaplanmis olup, elde edilen Vrroc
parametrelerinin RTOG’ nin 1005 numarali ¢alismasinda belirtilen doz sinirlamalari

ile uyumlu oldugu goriilmektedir.

Calismamizda karst meme i¢in Dmax, Dmean, V5 V& VRT0oG parametreleri 432 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda, 4 MV-tFIF planina kiyasla sirasiyla %59,3, %6,3,
%150 ve %93,8 farkla daha yiiksek hesaplanmistir. Fantomun 966 cc’lik PTV
hacimli 6 MV-tFIF planinda Dmax Ve VrToc parametreleri sirasiyla %5,9 ve %0,9
diigiik hesaplanirken, Dmean Ve Vs parametreleri sirasiyla %1,65 ve %11,4 farkla
yiiksek hesaplanmistir. Her iki meme hacminde de enerjiye bagli olarak Dmean V€ V5
parametreleri 6 MV-tFIF planinda daha yiiksek bulunmustur. Klinigimizde
radyoterapi alan meme hastalarinin 4 MV-tFIF planlarinda Dmax V€ Dmean
parametreleri sirasiyla ortalama 3301,8+1517,9 cGy ve 127,6+39,10 cGy olarak
hesaplanirken Vs ve Vrroc parametreleri sirasiyla ortalama %1,8+1,7 ve %6,2+2,8
olarak hesaplanmistir. Hastalarin tedavi planlar1 karst memeye ait Dmax, Dmean V€ Vs
parametreleri acisindan istatistiksel olarak degerlendirildiginde 4 MV-tFIF planlar
ile 6 MV-tFIF planlar1 arasinda anlamli fark bulunmamistir (sirasiyla p=0,210,
p=0,767 ve p=0,678). Planlar Vrroc parametresi agisindan degerlendirildiginde ise
tFIF planlar arasinda anlamli fark bulunmustur (p=0,010).
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Rando fantomun tFIF planlarinda Sternum i¢in Dmax parametresi 432 cc’lik PTV
hacimli 6 MV-tFIF planinda %9,6 farkla daha yiiksek hesaplanirken, Dmean
parametresi %6,1 farkla daha diisiik bulunmustur. 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF
planinda Dmax V€ Dmean parametreleri sirasiyla %1,9 ve %51,4 farkla daha diisiik

bulunmustur.

Gagliardi ve arkadaslarinin (2010) ¢aligmasinda kardiyak mortalite riski agisindan
kalbe ait V25 parametresinin degerlendirmesi 6nerilmis olup QUANTEC dozimetrik
plan degerlendirme protokolinde Vs < %10 doz smirlamasi bildirilmistir.
Caligmamizda klinigimizde radyoterapi alan meme hastalarinin 4 MV-tFIF ve 6MV-
tFIF planlarinda kalbe ait Vs hacim parametresi sirasiyla ortalama %8,68+%6,10,
%9,15+%6,22 olarak hesaplanmigtir. Elde edilen V25 degerleri genel olarak
literatiirle uyumludur. Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6MV-tFIF planlar1 kalbe ait Vs

hacim parametresi acisindan istatistiksel olarak degerlendirildiginde planlar arasinda

anlamli fark bulunmamistir (p=0,383).

Sasaoka ve Futami’nin (2011) ¢alismasinda 4 MV foton enerjisiyle olusturulan tFIF
planlarinda Viicut-PTV’ye ait Dmax V€ Dmean parametreleri sirasiyla 5315455 cGy ve
405+70 cGy olarak bulunurken, V2o parametresi %7,4+1,4, olarak bulunmustur.
Calismamizda Rando fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV- tFIF
planlarinda Viicut-PTV’ye ait Dmax parametresi sirasiyla 5468 cGy ve 5935 olarak
hesaplanirken, Dmean parametresi sirasiyla 176 c¢Gy ve 374 c¢Gy olarak
hesaplanmistir. Fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV- tFIF planlarinda
V2o parametresi ise sirastyla %3,0 ve %5,5 olarak hesaplanmistir. Fantomun 432 ve
966 cc’lik PTV hacimli 4 MV- tFIF planlarinda Viicut-PTV’ye ait Dmax parametresi
literatiire kiyasla sirasiyla %2,9 ve %11,7 daha yiiksek bulunurken, Dmean parametresi
ise literatiire kiyasla sirastyla %56,5 ve %7,6 daha diisiik bulunmustur. Fantomun
432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV- tFIF planlarinda Viicut-PTV’ye ait Vo
parametresi ise literatiire kiyasla sirasiyla %59,5 ve %25,7 daha diisiik bulunmustur.
Fantomun 432 cc’lik 6 MV-tFIF planinda Viicut-PTV’ye ait Vs ve V2o parametreleri
sirastyla %2,4 ve %3,3 farkla daha yiiksek hesaplanmis olup, 966 cc’lik 6 MV-tFIF
planlaninda bu parametreler sirasiyla %16,4 ve %1,8 farkla daha yiiksek
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bulunmustur. Her iki PTV hacmi i¢in Dmax parametresi 6 MV-tFIF planlarinda daha
diisiik hesaplanmis olup, 432 cc’lik PTV hacmi igin fark %2,1 iken, 966 cc’lik PTV
hacmi i¢in %0,7°dir. 432 cc’lik PTV hacimli planlarda Dmean parametreleri arasinda
fark goriilmemistir. 966 cc’lik 6 MV-tFIF planinda Dmean parametresi 4 MV-tFIF
planina kiyasla %0,8 farkla diisiik bulunmustur.

Jin ve arkadaglar1 (2013), 6MV enerjili fotonlarla tasarlanan tFIF planlarmin HI
(ICRU) parametresini ortalama 0,11+0,02 olarak hesaplamislardir. Calismamizda
Rando fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda HI
(ICRU) parametresi sirastyla 0,11 ve 0,16 olarak hesaplanmistir. Fantomun 432
cc’lik 6 MV-tFIF planinda HI (ICRU) parametresinin literatiirle benzer sonug
verdigi goriilirken, 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda HI (ICRU)
parametresi, literatiire kiyasla %45,5 farkla daha yiiksek bulunmustur. Klinigimizde
radyoterapi alan meme hastalarinin 6MV-tFIF planlarinda HI(ICRU) parametresi
ortalama 0,17+0,04 olarak hesaplanirken, literatiire kiyasla %54,5 farkla daha
yiiksek bulunmustur. ICRU’nun 83 numarali raporunda gore, HI degeri sifira esit
oldugunda PTV homojen doz dagilimma sahip demektir. Calismamizda rando
fantomun 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlari i¢in elde edilen HI (ICRU) degerlerinin
sifira olduk¢a yakin oldugu goriiliirken, klinigimizde radyoterapi alan meme
hastalari i¢in tasarlanan tFIF planlarinin HI(ICRU) degerlerinin de ICRU raporuyla
uyum icerisinde oldugu goriilmiistiir. Fantomun 4MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlari,
HI(ICRU) parametresine gore degerlendirildiginde 432 cc’lik PTV hacimli 6 MV-
tFIF planmin %57,1 farkla daha diisiik doz homojenligine sahip oldugu gériiliirken,
966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinin %5,9 farkla daha yiiksek doz
homojenligine sahip oldugu gorilmiistiir. Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlart HI(ICRU) parametresi agisindan istatistiksel olarak degerlendirildiginde
planlar arasinda anlamli fark bulunmamistir (HI(ICRU) i¢in p=0,015).

RTOG’ye gore HI < 2 ise, tedavinin protokole uygun oldugu kabul edilmektedir.
Fantomun tFIF planlarinin HI(RTOG) degerleri 2’nin altinda bulunmus olup, 432
cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda HI (RTOG) degeri 4 MV-tFIF planina gore
-%0,8 farkla daha diisiik hesaplanmistir. 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6
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MV-tFIF planlar1 HI (RTOG) parametresine gore degerlendirildiginde ise %3,2 fark
hesaplanmistir. Klinigimizde radyoterapi alan meme hastalar i¢in tasarlanan tFIF
planlarinin HI (RTOG) degerleri 2’nin altinda bulunurken, planlarin RTOG protolii
ile uyum igerisinde oldugu goriilmektedir. Meme hastalarinin 4MV-tFIF ve 6 MV-
tFIF planlarinda HI(RTOG) parametreleri sirasiyla ortalama 1,21+0,04 ve 1,18+0,05
olarak hesaplanmigtir. Hastalarin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlar1 HI(RTOG)
parametresi ag¢isindan istatistiksel olarak degerlendirildiginde planlar arasinda

anlaml fark bulunmamistir (HI (RTOG) i¢in p=0,066).

Nokhastes ve arkadaslar1 (2019), 6 MV foton enerji diizeyi ile olusturulan tFIF
planlarinin  CI(RTOG) parametresini  0,9677+0,0183 olarak hesaplamislardir.
Calismamizda Rando fantomun 432 cc ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF
planlarinda CI (RTOG) parametresi 1,0 olarak hesaplanirken, bu planlarda ClI
(RTOG) parametresi literatiire kiyasla %3,3 farkla daha yiiksek bulunmustur.
Kinigimizde radyoterapi alan meme hastalarinin 6MV-tFIF planlarinda CI(RTOG)
parametresi ortalama 0,94+0,05 olarak hesaplanmistir. Hastalarm 6MV-tFIF
planlarinda CI(RTOG) parametresi literatiire kiyasla %2,9 farkla daha diisiik
bulunmustur. RTOG protokoliine gére CI(RTOG) degerinin ideal olarak 1 degerine
esit olmasi1 istenmektedir. Fantomun tFIF planlarmin elde edilen CI(RTOG)
degerleri genel olarak RTOG protokolii ile uyum igerisindedir. Ancak 966 cc’lik
PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda CI degeri 0,98 olarak hesaplanmistir. Meme
hastalarinin 4MV-tFIF planlarinda CI(RTOG) parametresi ortalama 0,98+0,02
olarak hesaplanirken, 6MV-tFIF planlarinda CI(RTOG) parametresi ortalama
0,94+0,05 olarak hesaplanmistir. CI degerinin 1’den kiigiik olmasi verilen tedavi
dozunun hedef hacmi yeterince kapsamadigini gostermektedir ki istenen bir sonug
degildir. RTOG protokoiinde bu durum kiiciik protokol ihlali olarak belirtilmistir.
Fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlar1 CI (RTOG)
parametresine gore degerlendirildiginde planlar arasinda fark goriilmemistir. 966
cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planinda CI (RTOG) degeri 4 MV-tFIF planina
kiyasla %2,0 farkla daha diisiik hesaplanmigtir. Meme hastalarinin 4 MV-tFIF ve 6
MV-tFIF  planlari, CI(RTOG) parametresi ac¢isindan istatistiksel olarak
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degerlendirildiginde planlar arasinda anlamli fark bulunmamistir (CI(RTOG) igin
p=0,069).

Borghero ve arkadaslar1 (2007) Rando fantom igin tFIF teknigi ve geleneksel
tanjansiyel teknigi kullanarak 6 MV enerjili fotonlarla olusturduklar1 planlarda karsi
meme dozunu TLD’lerle olgmiislerdir. tFIF teknigi ile PTV’ye 50 Gy doz
verildiginde karsi memenin medial ve lateral kadranlarinda 6l¢iilen nokta dozlari
ortalamasi sirastyla 112 c¢Gy (65-226 cGy) ve 40 cGy (30-114 cGy) olarak
bulunmustur. Calismamizda Rando fantomun ve meme hastalarinin tFIF planlarinin
in-vivo doz olgiimlerinde MOSFET dozimetri sisteminden yararlanilmistir, bu
sistemin doz-cevap belirsizigi 6 MV foton enerji diizeyl i¢in %2,4’{in iginde
bulunmustur. Fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF planlarinda tek
fraksiyonluk 200 cGy tedavi dozu i¢in karsi memenin dozu sirastyla 92,78 cGy ve
37,06 cGy olarak ol¢iilmiistiir. Olgiilen doz degerleri, 50 Gy toplam doz icin
hesaplandiginda sirasiyla 2319,5 ve 926,5 cGy nokta dozlarina karsilik gelmektedir.
Fantomunu 4 MV-tFIF planlarinda literatiire kiyasla yaklasik olarak 21 kat, 6 MV-
tFIF planlarinda ise yaklasik olarak 8 kat daha yiiksek karst meme dozu 6l¢iilmiistiir.
Calismamizda in vivo doz 6l¢limii 9 hastada gergeklestirilmis olup, 5 hastanin tFIF
plan1 6 MV foton enerji diizeyi ile tasarlanmistir. Bu hastalarin 200 cGy fraksiyon
dozu tedavisinde 6 MV-tFIF planlarinda karst meme dozlari 13,86-19,37 cGy
arasinda in-vivo olarak oOlgiiliirken, ortalama o6lciilen doz degeri 16,90 cGy’dir.
Olgiilen ortalama doz degeri, 50 Gy toplam doz igin hesaplandiginda 422,5 cGy doza
karsilik gelmektedir. Hastalarin 6MV-tFIF planlarinda literatiire kiyasla yiiksek karsi
meme dozlar1 Olgiilmiistiir. Literatiire baktigimizda Ol¢limler TLD’lerle bir¢ok
noktada gergeklestirilmistir. Calismamizda ise alan kenarindan 2 cm mesafede 5 mm
derinlikte tek noktada ol¢tim alinmistir. Se¢tigimiz noktanin alan kenarina ve yiizeye
yakin olmast nedeniyle daha yiliksek karst meme dozlarn Olctiglimiizii

diistinmekteyiz.

Calismamizda in-vivo doz olglimlerinde kullanilan MOSFET dozimetri sisteminin
doz-cevap belirsizigi 4 MV foton enerji diizeyi i¢in %]1,5’in i¢inde bulunmustur.

Fantomun 432 ve 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF planlarinda tek fraksiyonluk
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200 cGy tedavi dozu icin karst memenin dozu sirasiyla sirasiyla 56,80 cGy 32,02
cGy olarak odl¢iilmiistiir. Caligmada yer alan 4 hastanin tFIF plan1 4 MV foton enerji
diizeyi ile tasarlanmistir. Bu hastalarin 200 cGy fraksiyon dozu tedavisinde 4 MV-
tFIF planlarinda karsi meme dozlar1 15,48-18,62 cGy arasinda in-vivo olarak

Olciiliirken, ortalama Slgiilen doz degeri 17,07 ¢cGy’dir.

Fantom planlarinin in-vivo karsi meme doz sonuglar1 hastalara kiyasla daha yiiksek
bulunmustur. 4 MV-tFIF planlarinda fantomun in-vivo karst meme doz sonuglari
hastalarin in-vivo karst meme doz sonuclarina kiyasla 9%160,2 daha yiiksek
Ol¢iilmiistiir. 6 MV-tFIF planlarinda fantomun in-vivo karst meme doz sonuglari
hastalarin in-vivo karsi meme doz sonuglarima kiyasla %284,1 daha yiiksek
Olciilmiistir. Bu farkin fantom meme yapisinin rijid durusundan kaynaklandigi

diistiniilmektedir.

Williams ve arkadaglar1 (2012), Rando fantomun goriintiileri {izerinde PTV’ye 5000
cGy tedavi dozu vermek {izere, basit segmentli (her 151n bagina 3 segment) ve
kompleks segmentli (her 151n bagina 5 segment) tFIF teknigi ile 6 MV foton enerjisini
kullanarak olusturduklar1 tedavi planlarinda i¢ ve dis tanjansiyel alanlarin karsi
meme dozuna katkilarin1 sirasiyla %63 ve %37 olarak hesaplamislardir.
Calismamizda fantomun her iki PTV hacimli planinda da i¢ agmin karsi meme
dozuna daha yiiksek oranla katkida bulundugu belirlenmistir. Fantomun 431 ve 966
cc’lik meme hacmine sahip 6MV-tFIF planinda i¢ tanjansiyel alanin kargt meme

dozuna katkisi sirasiyla %69 ve %61 olarak hesaplanmistir.

Calismamizda gergeklestirdigimiz MOSFET ol¢timleri sonucunda, fantomun 432 cc
ve 966 cc’lik meme hacmine sahip 4MV-tFIF planlarinda i¢ tanjansiyel alanin karsi

meme dozuna katkisi sirasiyla %67, ve %62 olarak hesaplanmistir.

Behmadi ve arkadaslar1 (2019) meme radyoterapisinde 15 MeV foton enerji diizeyi
ile tasarlanan tFIF planlarinin, 6 Mev foton enerjisi ile tasarlanan tFIF planlarina
kiyasla alan disinda daha diisiik sagilma dozuna neden oldugunu bildirmislerdir.
Calismamizda fantomun 432 cc’lik ve 966 cc’lik PTV hacimli 6 MV-tFIF

planlarinda 6lgiilen karst meme dozlar1 4 MV-tFIF planlarina gore sirasiyla %63,5
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ve %]15,6 daha yiiksek bulunmustur. Klinigimizde radyoterapi alan meme
hastalarinin 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda Olgiilen karst meme dozlar
sirastyla ortalama 17,06 ve 16,90 cGy olarak yakin doz verisi gostermistir. Olgiim
sonuglarinda en yiiksek kars1t meme dozu 19,37 c¢Gy olarak 3. hastada Ol¢ililmiistiir.

Bu hastanin tFIF plan1 6 MV foton enerjisiyle tasarlanmigtir.

Calismamizda fantomun 432 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlarinda PTV’nin ortalama dozu sirasiyla 211,72 cGy ve 196,16 cGy olarak
Olctlilirken, 6 MV-tFIF planinda %7,9 farkla daha diisik PTV nokta dozu
Olclilmiistir. Fantomun 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlarinda PTV’nin ortalama dozu sirasiyla 197,90 c¢cGy ve 188,92 cGy olarak
olgiilirken, 6 MV-tFIF planinda %4,5 farkla daha disik PTV nokta dozu
Olciilmiistiir. Caligmada yer alan 5 hastanin 6 MV-tFIF planinda PTV’nin ortalama
dozu 189,28 cGy olarak oOlciiliirken, 4 hastanin 4 MV-tFIF planinda PTV’nin
ortalama dozu 197,82 c¢Gy olarak 6l¢iilmiistiir.

Modern tedavi planlama sistemlerinde, tedavi alaninin dozlar1 iyi tanimlanmasina
karsin tedavi alan1 disinda doz hesaplamalarinin dogrulugu genellikle belirsizlik
barindirmaktadir. Bu nedenle alan dig1 bdlgelerdeki hesaplama sonuglarinin in-vivo
dozimetrelerle dogrulamasi gerektigi vurgulanmistir (Howell ve ark., 2010, Lonski
ve ark., 2014; Kry ve ark., 2017; Lonski ve ark., 2018). Lonski ve arkadaglar1 (2018)
6 MV fotonlarla tFIF teknigiyle olusturulan tiim meme tedavi planlarinda in-vivo
dozimetri yontemiyle karst meme dozunu 6lgmiisler ve tedavi planlama sisteminin
farkli yazilimlarinin hesaplamalar1 ile Ol¢glim sonuglarini karsilastirmislardir.
Yaptiklar1 c¢alisma ile tedavi planlama sisteminin doz hesaplamalarinda lineer
hizlandiricilarin kafa yapisina bagli sizint1 ve sagilma bilesenlerinin baskin oldugu
alan dis1 bolgelerdeki dozu hesaplamaya katmadigi belirtilmistir. Calismamizda
Rando fantomun tFIF planlarinin doz hesaplamalarinda ‘Full Area Integration’
yazilimi kullanilirken, hastalarin tFIF planlarinin doz hesaplamalarinda ‘Collapsed
Cone’ yazilmi kullanilmistir. PTV’ye verilen dozu dogrulamak amaciyla
gercgeklestirilen in-vivo dlglimlerde, TPS hesaplamalar1 ile 6l¢lim sonuglari arasinda

hesaplanan doz farklarinin %2,7’nin i¢inde oldugu goriilmiistiir. Fantomun 432
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cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda PTV’de se¢ilen noktanin
Olcim sonuclar1 ile TPS hesaplamalart arasinda sirasiyla %2,7 ve %l1,5 fark
bulunmustur. Fantomun 966 cc’lik PTV hacimli 4 MV-tFIF ve 6 MV-tFIF
planlarinda PTV’de se¢ilen noktanin 6l¢iim sonuglari ile TPS hesaplamalar1 arasinda
sirastyla %0,1 ve %0,6 fark bulunmustur. Calismada yer alan meme hastalarinin tFIF
planlarinda PTV’de se¢ilen noktanin 6l¢iim sonuglart ile TPS hesaplamalar1 arasinda
ortalama %0,01 fark goriilmiistiir. En yiiksek fark ise 5. hastanin 4MV-tFIF planinda
%?2,3 olarak bulunmustur. Sonuglarimiz beklenildigi gibi %3’liikk kabul sinirlarinin
icindedir. Ancak her iki algoritmaninda alan disinda dozu eksik hesapladigi
belirlenmistir. Fantomun planlarinda alan disinda kalan karsi meme {izerinde secilen
noktanin in-vivo 6lgiim sonuglari ve TPS doz degerleri karsilastirildiginda TPS’nin
alan kenarma 2 cm mesafede %16,4 ila %35,9 arasinda eksik doz hesapladig
belirlenmistir. Meme hastalarinin tFIF planlarinda ise alan disinda kalan karsi
memede segilen noktanin doz olgiim sonuglari, TPS verisi ile karsilastirildiginda

TPS’nin alan disinda %9,7 ila %35,9 arasinda eksik doz hesapladigi belirlenmistir.
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6. SONUC ve ONERILER

Tiim meme radyoterapisinde hedef hacim olan meme dokusunun bulundugu bdlge ve
hedef hacme yakin yapilar nedeniyle tanjansiyel geometrili foton alanlar
kullanilmaktadir. Ancak bu geometrinin karst memede istenmeyen alan dis1 doza
neden oldugu bilinmektedir. Primer meme radyoterapisini takiben radyasyonla
iligkili karst meme kanseri riskinin doza bagli oldugu, bu nedenle karsi memede
olusan alan dist dozun dogru bir sekilde belirlenmesi gerektigi belirtilmektedir.
Tedavi alaninin disindaki doz miktar1 genellikle alan biiylikliigiine, alan kenarmna
olan mesafeye ve enerjiye baghdir. Glinlimiizde tim meme 1sinlamalarinda
cogunlukla 6 MV foton enerjisi ile tFIF teknigi rutin olarak kullanilmaktadir.
Klinigimizde bulunan lineer hizlandiricilar 4 MV ve 6 MV enerjili fotonlar
saglamaktadirlar. Boylece tiim meme tedavileri, farkli enerjili fotonlarla tFIF teknigi
kullanilarak TPS’de yapilabilmektedir. Bu c¢alismada, 4 MV ve 6 MV enerji
diizeyinde fotonlarla insan benzeri fantomda tFIF tedavi planlari tasarlandi. Planlar,
DVH, CI ve HI parametrelerine gére dozimetrik olarak degerlendirildi. Insan benzeri
fantomda karsi memenin dozu MOSFET dozimetri sistemleri kullanilarak in-vivo
doz ol¢tim yontemiyle belirlendi. Ayrica tedavisi devam eden 10 hastanin BT
goriintiileri lizerinde 4 MV ve 6MV foton enerji diizeyleri ile tFIF tedavi planlar
tasarlandi. Rutinde uygulanan planlar ve alternatif olarak tasarlanan planlar DVH
verileri, CI ve HI parametrelerine gore istatistiksel olarak degerlendirildi. Rutin
planlarin doz verilerinin dogrulanmasi ve ikincil kanser riski nedeniyle 6nemli olan
kars1 memenin aldig1 dozun arastirilmasi igin in-vivo dozimetri yontemi kullanildi. in

vivo Olgiim sonuglar1 TPS verileri ile karsilastirildi.

Rando fantomun tFIF planlart MU agisindan degerlendirildiginde 6 MV-tFIF
planlarinda genel olarak daha diisik MU sayisi elde edilmistir. Fantom planlarinin
PTV ve OAR’ye ait parametrelerinin degerlendirmesi sonucunda PTV ve OAR
dozlarmin 4MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda elde edilen dozimetrik sonug¢larin
birbirine ¢ok yakin oldugu goriilmiistiir. Fantomun in-vivo o&lglim sonuglar
degerlendirildiginde karst meme dozlari agisindan 4MV-tFIF planlarinda 6 MV-tFIF

planlarina gore daha diisiik nokta dozlar1 Sl¢iilmiistiir. Ol¢iim sonuglar1 i¢c ve dis
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tanjansiyel agilar i¢in degerlendirildiginde, i¢ tanjansiyel agidan kaynaklanan
sacilmanin karst meme dozuna daha fazla etki ettigi belirlenmistir. Alan disinda
gerceklestirilen in-vivo ol¢iim sonuglari TPS hesaplamalariyla karsilastirildiginda
TPS’in alan dis1 dozu eksik hesapladigi belirlenmistir. in-vivo &lgiimler sirasinda
PTV’ye verilen dozu dogrulamak amaciyla gergeklestirilen Olgiimler TPS
sonuclariyla karsilastirildiginda fark %3’{in i¢inde hesaplanmistir. Bu nedenle 6lgiim

sonuglarimiz giivenilirdir.

Meme hastalarinin 6 MV-tFIF planlarinda 4 MV-tFIF planlarina gére daha diisiik
MU sayist hesaplanmistir. Hastalarin tedavi planlar1 PTV ve OAR dozlar1 agisindan
istatistiksel olarak degerlendirildiginde 4MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlar1 arasinda
anlamli  fark bulunmamistir. Ancak karsi memenin Vgrtoc parametresi
degerlendirildiginde planlar arasinda anlamli fark bulunmustur. Meme hastalarinin 4
MV-tFIF ve 6 MV-tFIF planlarinda ortalama olarak yakin karst meme dozlar
Olclilmistir. Alan disinda gergeklestirilen in-vivo Olglim  sonuglart  TPS
hesaplamamlartyla karsilastirildiginda TPS’in alan dist dozu eksik hesapladigi
belirlenmistir. PTV’de gergeklestirilen dl¢ctimlerde TPS ile dl¢lim sonuglar1 arasinda

ortalama %0,01 fark bulunmustur.

Meme radyoterapisinde kullanilacak enerji secilirken karst meme dozu dikkate
alinmalidir. Planlar degerlendirilirken TPS verisinin eksik sonug¢ verdigi goz ontinde

bulundurularak enerji se¢imi yapilmalidir.

DLEBCS (Dutch Late Effects Breast Cancer Study) calismasinda MKC sonrasi
radyoterapi alan hastalarda, kars1 meme kanseri riskinin 6nemli 6l¢tide arttig (tehlike
orani, 1.40) belirtilmistir. EBCTCG (Early Breast Cancer Trialists Collaborative
Group) meta-analizine bakildiginda ise radyoterapi sonrasi karst meme kanseri
riskinin, radyoterapi almayan hastalara gore %1,8 daha fazla oldugu ifade edilmistir
(Williams ve ark., 2012). Radyoterapinin karst meme kanseri riski ile iliskili olup
olmadigini arastiran raporlara bakildiginda, meme radyoterapisi alan hastalarda kars1
memenin dozunun dogru yontemlerle belirlenip kayit altinda tutulmasinin oldukca
onemli oldugu goriilmektedir. Bu nedenle sonuglarimiz klinik veri tabani

olusturulmasi agisindan degerlidir.
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In-vivo dl¢iimlerde gergek zamanli doz okuma, tekrar kullanilabilirlik, okumalarin
kaydedilmesi o6zellikleri nedeniyle MOSFET’lerin kullaniminin olduk¢a uygun
oldugu goriilmiistiir. Meme tedavisinde in-vivo olgiimlerden Once dozimetrelerin
yerlestirilecegi konumlar TPS’de belirlenmelidir. Ayrica hastalarda gerceklestirlecek
in-vivo Olgiimlerden Once Olgim protokolii olusturulmali ve uygulanabilirligi
fantomda test edilmelidir. in vivo &lgiimlerde MOSFET dozimetreler kullanilirken

kullanim 6mriiniin sinirli oldugu géz oniinde bulundurulmalidir.
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