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OZET

Amerikan Tip Fizikgileri Dernegi Gorev Grubu 219’un onerdigi ikincil doz
kontrolii (IDK) ile tedavi planlama sisteminde (TPS) hesaplanan hedef ve kritik organ
dozlarimin  hastaya uygulanmadan ©6nce dogrulanmasi  yapilabilmektedir.
Radyoterapide altin standart olarak kabul edilen Monte Carlo (MC) tekniginin IDK’de
kullanilmasi, TPS'deki doz hesaplama algoritmalarinin dogrulanmasi igin bir olanak
saglamaktadir. SciMoCa, ikincil doz kontrolt icin MC teknigi kullanan bir yazilimdir.
Bu tez ¢alismasinin amaci, Analitik Anizotropik Algoritma (AAA) ve Acuros XB
(AXB) ile hesaplanan stereotaktik radyoterapi (SRT) ve stereotaktik beden radyoterapi
(SBRT) planlarinin MC ile karsilastirilmas1 ve gamma indeks analizindeki (GIA)
degiskenlerin (normalizasyon yontemleri ve doz esik degeri) gama gegis oranlarina
(GPR) olan etkilerinin arastirilmasidir. 15 beyin SRT ve 15 akciger SBRT plani
TPS’de AAA ve AXB ile hesaplatilip SciMoCa yazilimina aktarilmistir. Bu planlar
SciMoCa’da MC teknigi ile yeniden hesaplatilmis ve AAA ve AXB ile belirlenen doz
hacim histogram parametreleri ve GIA aracilifiyla karsilastirmalar yapilmistir.
GIA’da, planlarin GPR’leri (GPRpian) Uzerindeki etkilerini analiz etmek icin global ve
yerel normallestirme yontemleri ile farkli DTH’ler (% 5, % 10, % 20, % 30 ve % 50)
kullanilmistir. AAA ve AXB’nin SciMoCa MC ile yapilan karsilastirmalarinda beyin
SRT hastalarinda uyumlu sonuglar, akciger SBRT hastalarinda AAA ile 6zellikle
hedef doz kapsaminda uyumsuz sonuglar elde edilmistir. AXB’nin ise akciger SBRT
hastalarinda MC ile benzer doz dagilimlar1 hesapladigi gosterilmistir. GIA’da DTH %
50’den % 5’e diisiiriildiiglinde, GPRpian sonuglari global normalizasyon ile artarken,
lokal normalizasyon ile azalmaktadir. %50 doz DTH ile iki normalizasyon yontemi
arasinda fark bulunmazken, % 10 DTH ile normalizasyon yontemleri arasinda
istatistiksel olarak anlamli farklar saptanmistir. GIA’nin her zaman doz hacim
histogram parametreleri ile uyumlu olmayabilecegi saptanmistir. Bu hasta grubu icin
% 5-10 gibi diisik DTH’larin kullanimmin ylksek doz bdlgelerinde, global
normalizasyonda hatalarin belirlenmesini engelleyebilecegi ve lokal normalizasyonda

Iyi bir eslesmenin fark edilmemesine sebep olabilecegi gosterilmistir.

Anahtar Kelimeler: Stereotaktik radyoterapi, stereotaktik beden radyoterapisi,

ikincil doz kontroll, gama indeks analizi, Monte Carlo.



SUMMARY

The secondary dose check (SDC) recommended by Task Group 219 of the
American Association of Physicists in Medicine (AAPM) allows for the verification
of target and critical organ doses calculated in the treatment planning system (TPS)
before delivering to the patient. The use of the Monte Carlo (MC) technique, which is
considered the gold standard in radiation therapy, in SDC provides an opportunity to
validate the dose calculation algorithms in the TPS. SciMoCa is a software that utilizes
the MC technique for SDC. This thesis study aims to compare the plans of stereotactic
radiation therapy (SRT) and stereotactic body radiation therapy (SBRT) calculated
with the Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) and Acuros XB (AXB) in the TPS
with MC, and to investigate the effects of variables (normalization methods and dose
threshold (DTHSs)) in gamma index analysis (GIA) on gamma passing rates (GPRS).
15 brain SRT and 15 lung SBRT plans were calculated in the TPS using AAA and
AXB, and then transferred to the SciMoCa software. These plans were recalculated
with MC technique in SciMoCa and compared with AAA and AXB utilizing the
defined dose volume histogram parameters and GIA. In GIA, different DTHs (5 %, 10
%, 20 %, 30 % and 50 %) and normalization methods (global and local) were employed
to analyze their effects on the gamma passing rates of the plans (GPRspian). Consistent
results were obtained in the comparison of AAA and AXB with MC for brain SRT
plans, while for lung SBRT patients, AAA showed inconsistent results, in terms of
target dose coverage. AXB, on the other hand, demonstrated similar dose distributions
to MC for lung SBRT patients. In GIA, when DTH was decreased from 50 to 5 %, the
GPRspian increased with global normalization and decreased with local normalization.
There wasn’t difference between the two normalization methods at a DTH of 50 %,
while statistically significant difference was observed between the normalization
methods at a DTH of 10 %. GIA may not always be consistent with dose-volume
histogram parameters. The use of low DTHSs, such as 5-10 %, in this patient group may
prevent the detection of errors in high-dose regions with global normalization and may

result in the failure to recognize a good match with local normalization.

Key Words: Stereotactic radiotherapy, stereotactic body radiotherapy,

secondary dose check, gamma index analysis, Monte Carlo.
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1. GIRIS

Teknolojinin gelisimiyle birlikte kiiclik alanlarin  kullanimin1 = gerektiren
stereotaktik yaklagimli tedavi teknikleri, hastalar i¢in 6nemli bir tedavi secenegi haline
gelmistir. Fakat kiiclik alanlarda yiiklii parcacik dengesinin olmamasi, dedektdriin
aktif 6l¢iim hacminin etkisi ve kaynagin kismi perdelenmesi 6nemli dozimetrik
zorluklar olarak karsimiza ¢ikmaktadir. Bir¢ok c¢alisma grubu bu zorluklarin ve
beraberinde getirdigi belirsizliklerin ¢oziilebilmesi i¢in bazi 6neriler igeren ¢alismalar
yayinlamistir [1]-[3]. Ayrica bir¢ok c¢alismada kurulum ol¢iimlerinde kullanilan
dedektorler incelenmis ve kiigiik alanlardaki dogrulugu artirmak amaciyla farkli
bagimliliklari (enerji, doz orani, alan boyutu, gibi) olabilen dedektdrlerin Monte Carlo
(MC) tabanli diizeltme faktorleri yaymlanmistir [4]-[13]. Biitiin bu ¢alismalar
dogrultusunda 2017 yilinda Uluslararast Atom Enerji Kurumu (IAEA) kii¢iik alan
dozimetrisinde rehber olacak Teknik Raporlar Serisi (TRS) 483’1 yayilamistir [14].

Stereotaktik radyoterapi (SRT) ve stereotaktik beden radyoterapisi (SBRT) gibi
kiigiik alanlarin kullanildig1 tedavilerde bir diger 6nemli husus ise tedavi planlama
sistemlerindeki (TPS) algoritmalarin se¢imidir. Hasta dozunun hesaplamasinda kiigiik
alanda dogrulugu yeterince iyi olmayan algoritmalarin kullanilmasi ciddi hatalara
sebep olabilir [15]. Hesaplama ile elde edilen dozun dogrulugunu etkileyen baslica iki
ana sebep vardir. Birincisi TPS’lere algoritmalarin konfiglirasyonlar i¢in gereken
yiizde derin doz, profil ve out put gibi 151n parametrelerinin yanls 06l¢iiliip sisteme
girilmesi, ikincisi ise yiikli parcacik dengesizliginin homojen olmayan ortamlarda
artmasidir. Dolayisi ile kiiglik alanlarin kullanildigi tedavi tekniklerinde lateral
elektron sagilimini hesaba katmayan Tip “a” algoritmalarinin kullanimi 6nerilmezken
[16], bu sacilmalar1 dikkate alarak hesap yapan Tip “b” algoritmalarinin kullanimi
tavsiye edilmektedir.

Radyoterapide MC simiilasyonlari fotonun madde ile olan biitiin etkilesimlerinin
gergcek fizigini icerdigi i¢in radyasyon dozu hesaplamasinda altin standardi temsil
etmektedir [17]-[20]. Fakat MC doz hesaplamalar1 genellikle uzun siireler gerektirdigi
Icin yogun hastasi olan kliniklerde tercih edilememesine sebep olmaktadir.
Gunumuzde teknolojinin gelisimi ile MC’ye yakin sonuglar veren daha hizli
algoritmalar gelistirilmistir. Bu tez ¢alismasinda da kullanilan Varian firmasinin

Eclipse TPS’inde kullanilan (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, ABD) Acuros



XB (AXB) algoritmasi da bunlardan birisidir. MC algoritmasina benzer sekilde, biitiin
fiziksel asamalar1 simulasyon yapmaya calismakta ve bunu yaparken de Lineer
Boltzmann tasinma denklemlerini (LBTD) kullanmaktadir [21],[22]. Yine bu tez
calismasinda yer alan gorece daha eski olan bir diger Eclipse algoritmasi Analitik
Anizotropik Algoritma (AAA) ise bir Tip”’b” algoritmasidir [22].

Radyoterapi planlarinin her biri kendi iginde farkli degisen parametrelere
sahiptir. Bu yiizden sadece 6l¢iimlerde dogru dedektorii se¢gmek ve hesaplamalar igin
gergcege en yakin sonucu veren algoritmay1 kullanmak yeterli olmayabilir. Dolayisi ile
radyoterapide giivenli dozun verilmesini saglamak igin, genisletilmis bir kalite
giivence (QA) protokolii ile belirsizlikler ve hatalar en aza indirilmelidir. Bagimsiz bir
yazilimla yapilan ikincil doz kontrolii (IDK), QA protokollerinin &nemli bir
basamagidir ve TPS’de hesaplanan hedef ve risk altindaki organ (OAR) dozlarinin
dogrulugunun saglanmasinda kritik bir rol oynamaktadir [23]. IDK igin altin standart
olan MC’nin kullanilmasi, TPS'deki doz hesaplama algoritmalarinin ve 131

modelleme kalitesinin dogrulanmasi igin iyi bir firsattir.
1.1. Tezin Amaci, Katkisi ve Icerigi

Bu tez calismasinda SciMoCa (IBA Dosimetry, Niirnberd, Almanya) yazilimi
kullanilmistir. SciMoCa, bir QA yazilim1 olup orijinal hasta planina ait parametreleri
(MLC, alan boyutu, vb.) kullanarak MC ile yeniden hesaplanmasini1 saglamakta ve
orijinal hasta planmiyla karsilastirarak bagimsiz ikincil doz hesab1 yapmaktadir.
Calismanin baslica iki amaci vardir: 1. 1ki farkli (AAA ve AXB) doz hesaplama
algoritmasiyla yapilan lineer hizlandirici (LINAC) tabanli SRT ve SBRT tedavi
planlarinin SciMoCa ile ikincil doz hesaplama kontrolini yapmak, 2. Beyin SRT ve
akciger SBRT hastalarinda farkli normalizasyon yontemlerinin ve doz esik
degerlerinin (DTH) U¢ boyutlu (3D) gama indeks analizi (GIA) tGzerindeki etkilerini
analiz etmektir.

Iki farkli doz dagilimimi karsilastirmak igin kullanilan yéntemlerden birisi de
GIA’dir. Law ve ark. [24] tarafindan agiklanan GIA'da global ve yerel olmak tizere iki
farkli normalizasyon yontemi vardir. Global GIA'da Olgiilen ve hesaplanan doz
noktalart arasindaki doz farki maksimum plan dozuna normallestirilirken, yerel

GIA'da doz farki yerel noktada planlanan doza normallestirilir. Doz karsilastirma



sonuglarini etkileyen GIA yontemlerinin birbirlerine gore avantaj ve dezavantajlar
bulunmaktadir. Lokal GIA, yiiksek doz gradyanl ve diisiik dozlu bolgelerdeki hatalar
tespit ederken, global GIA bu hatalar1 hafife almakta ancak daha yiiksek dozlu
boélgelerde hata gostermektedir. Doz esik degeri (DTH), doz karsilastirma sonuglarini
etkileyen bagka bir parametredir. Bu parametre, belirli bir esigin altindaki doz
noktalar1 dikkate alinmadan GIA'nin hesaplanmasini saglamaktadir. Amerikan Tip
Fizik¢ileri Dernegi (AAPM) Gorev Grubu 218 [25], yogunluk ayarli radyasyon
tedavilerinin (IMRT) QA degerlendirmesi i¢in % 90 gama gecis oranin1 (GPR) ve %
10’luk DTH 6nermektedir. SRT/SBRT tedavilerine 6zel benzer net bir kilavuz heniiz
bulunmamaktadir. Bu ¢alisma ile yukarida belirtilen tez amaglarindan ikincisi i¢in elde
edilecek veriler bu konuda 6nemli yol gostericilerden birisi olacaktir. SRT/SBRT
hastalarinda DTH icin net bir kilavuz yoktur. Bu nedenle, tez ¢alismamizin ikinci
amaci da beyin SRT ve akciger SBRT hastalarinda farkli normalizasyon yontemlerinin
ve DTH'lerin (i¢ boyutlu (3D) GIA uzerindeki etkilerini analiz etmekti.

Calisma sonucunda Eclipse algoritmalarinin (AAA ve AXB) hangisinin
SRT/SBRT doz hesaplamasinda daha basarili oldugunu gostermeyi, klinik rutinde MC
ile IDK yapmanin getirecegi faydalari belirtmeyi, hangi hasta grubunda mevcut
algoritmalar ile riskin daha yiiksek olabilecegi konusuna agiklik getirmeyi, diger
yandan bu hasta grubunda kullanilabilecek en uygun GIA parametrelerini kullanicilara

onermeyi hedefledik.



2. GENEL BILGILER

2.1. Lineer Hizlandiricilar

Radyoterapi, vucuttaki malign (kott huylu) veya benin (iyi huylu) timorleri, X-
1sinlari, gama 1sinlari, yliksek enerjili elektronlar veya agir parcaciklar gibi ¢esitli
iyonlastirict radyasyonlar kullanarak kiigiiltmeyi veya Oldirmeyi amaclayan kanser
tedavi yontemlerinden birisidir. Radyasyon vicuda, eksternal radyoterapi olarak
adlandirilan disaridan bir cihazla veya brakiterapi olarak adlandirilan viicut igine
yerlestirilen radyoaktif kaynaklar yardimiyla uygulanabilmektedir

Genellikle, eksternal radyoterapi seanslar1 yiiksek enerjili X 1sinlari iireten bir
LINAC kullanilarak gergeklestirilmektedir. Radyasyon hasta (zerinde lokal olarak
timor bolgesine uygulanmakta, boylece tiimor hiicreleri yok edilirken etrafindaki
saglikli dokular korunmaktadir.

LINAC cihazlarinda elektron tabancasindan yayilan elektronlar Magnetron veya
Klystron tarafindan iiretilen yiiksek frekansli mikro dalgalar sayesinde bir tiip
igerisinde hizlandirilmaktadir [26]. Hizlandirilan bu elektronlar dogrudan hastaya
yonlendirilerek yiizeysel tiimorlerin tedavisinde kullanilabilecegi gibi yliksek atom
numaralt bir metale carptirilarak daha derin yerlesimli tiimorlerin tedavi edilmesi

amaciyla foton enerjisine de doniistiiriilebilmektedir. (Sekil 2.1).

Elektronlar

/
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Sekil 2.1: Foton modunda bir lineer hizlandiricinin diyagrama.

Isin modiilasyonu ve hizalamasi, LINAC kafasinin igindeki kolimatdrler
tarafindan saglanmaktadir. Tium LINAC'larda geleneksel kolimatorler olarak bilinen
birincil ve ikincil kolimator sistemleri bulunmaktadir. Birincil kolimatdr, capraz konik
bir 151n iiretmek i¢in nispeten biiyiik bir kursun bloktan (veya sadece bir agir metal

alagimindan), ikincil kolimator ise aralarinda dikey bir sekilde konumlandirilmis metal



blok ¢iftlerinden olugsmaktadir. Bu bloklara jaw (¢ene) adi verilmektedir ve her tedavi
icin alan boyutunu kontrol belirlemektedir. Bu tip kolimatorler sadece dikddrtgen
alanlar1 sinirlamaktadir [27].

Modern LINAC’lar ¢oklu ince yapraklardan olusan ve ¢enenin hemen altinda ek
bir kolimasyon sistemine sahiptir. Bu sistem ¢ok yaprakli kolimatdr (MLC) sistemi
olarak isimlendirilmekte ve her hasta icin kisisellestirilmis 1ginlamalar yapilmasina
olanak tanimaktadir (Sekil 2.2). MLC’ler tedavi siiresinin azaltilmasi, genis kursun
blok kullanimini 6nledigi ve tedavi kalitesini arttirdig1 i¢in giiniimiizde LINAC’larin
vazgegilmez yapilarindan birisidir. Klinik rutinde kullanilan MLC yapraklarinin her
birinin kalinligi 2,5 mm ila 10 mm arasinda ve toplam sayis1 80 ila 160 arasinda
degismektedir. Her bir yaprak bilgisayar tarafindan kontrol edilmekte ve 1mm’den ¢cok
daha az bir hata payi ile hareket ettirilebilmektedir. Sonug olarak MLC’ler sayesinde
radyoterapide dikdortgen alanlarin disinda timoér sekline 6zgli diizensiz alanlari
olusturmak oldukc¢a kolaylasmistir. Gelisen teknoloji ve MLC sistemleri ile birlikte
IMRT, hacimsel yogunluklu ark tedavisi (VMAT) gibi ¢ok daha zor ve karmasik

tedavilerin yapilmasi miimkiin hale gelmistir.

Sekil 2.2: Cok yaprakli kolimator.

2.2. Hacimsel Yogunluklu Ark Tedavisi

1995 yilinda Yu [28], radyasyon alanlarini sekillendirmek i¢in hareketli MLC
sistemini kullanan yogunluk ayarli ark tedavisini (IMAT) tanitmistir. Bu tedavi



yonteminde 1ginlama sirasinda gantri (tedavi kafasini barindiran mekanik yapi) hasta
etrafinda donmektedir. 2008 yilinda, Otto [29] VMAT o6nermistir. VMAT 1smlamasi
sirasinda gantri rotasyon hizi, doz oran1 ve MLC hareketleriyle olusturulan agiklik
sekli degiskendir. VMAT, bir veya birden fazla ark ile hedef hacminin tamamina son
derece hassas ve uyumlu bir 3D doz iletimi yapabilme yetenegine sahiptir. Isinlama
siresinin daha az olmasiyla birlikte, IMRT ile karsilastirildiginda daha az monitor
tinitesi (MU) gerektirmesi VMAT ’in bir¢ok kanser bolgesinde (6rnegin prostat ve bas-
boyun) standart bir tedavi teknigi haline gelmesini saglamistir. VMAT ’in amaci diger
tedavi tekniklerinde oldugu gibi radyasyona bagl toksisiteleri azaltmak amaciyla
hedef etrafindaki normal dokularda dozu en aza indirmek ve lokal kontrol

saglayabilmek i¢in tlimore regete edilen dozu verebilmektir.

2.3. Stereotaktik Radyocerrahi ve Stereotaktik Radyoterapi

Stereotaktik, belirli bir noktanin 3D olarak uzaydaki yerini, sabit bir eksternal
referans ¢ergevesiyle iligskilendiren benzersiz koordinatlar kiimesini ifade etmektedir
[30].

Stereotaktik Radyocerrahi (SRS), eksternal iiretilen iyonlastirict radyasyon ile
bas veya omurga bolgesinde yiiksek ¢Oziiniirliikli goriintiilemeler kullanilarak
belirlenmis bir hedefin veya hedeflerin, sinirli sayida fraksiyonda etkisiz hale
getirilmesi veya yok edilmesi islemidir [31]. Bu nedenle, Amerikan Radyoloji Koleji
(ACR) ve Amerikan Radyasyon Onkolojisi Dernegi (ASTRO) tarafindan SRS, kranial
lezyonlara dogru radyasyon dozunun tek fraksiyonda dogru sekilde verilmesi olarak
tamimlanmistir  [32]. SRS'nin  beyin ve omurga tumorleri ve vaskiler
malformasyonlarin tedavisi de dahil olmak tizere noro-onkoloji, serebrovaskiler
norosirtirji ve fonksiyonel norosiriirjide birgok endikasyonu vardir. [33].

SRS, basit bir kavrama dayanir. Isin demetleri, genellikle ¢ergeve tabanli bir
yontem kullanilarak kafa i¢i bir hedef lizerinde ¢esitli agilardan tek bir fraksiyonda
birlesmektedir [32]-[34]. Bununla birlikte, SRT, ¢ok sayida diizlem dis1 (non-
coplanar) foton 1sinlartyla lokalize bir lezyona yiiksek radyasyon dozunun fraksiyone
sekilde uygulandig: yiiksek hassasiyetli bir prosediirdiir. SRS ve SRT arasindaki bu
ayrim, tedavinin radyobiyolojik amacina dayanmaktadir. SRS'nin uygulama amaci,

151n demetleri yardimiyla timdr hacmi igerisindeki hiicrelerin biiyliime potansiyelini



tek bir fraksiyonda yiksek doz ile etkisiz hale getirmek ve boylece tumér hacminin
zaman igerisinde kiigiilmesi veya yok olmasini (radyo ablasyon) saglamaktir. Her iki
durumda da radyasyon i1sinlarinin dogru bir sekilde konumlandirilmas: ve hedef
hacmin disinda hizli doz azalmasi en dnemli dzelliklerdir. Ilki stereotaktik bir cihazla
caligarak miimkiindiir. ikincisi ise ikincil kollimasyon veya mikro-multilif kollimator
kullanilarak elde edilmektedir [30].

Aslinda SRT, daha biiyiik lezyonlarin SRS tedavisiyle iliskili yan etkiler ve
riskler olmaksizin, SRS'nin dogruluk ve tedavi planlama 6zelliklerini igeren bir tedavi
yontemi 6nerme imkani sunmaktadir [35].

Uzun yillar boyunca, bilim insanlart merkezi Sinir sistemi parankimasinin
fraksiyon basina doza son derece hassas olduguna yonelik ¢alismalar sunmuslardir.
Beyin SRS’ine yanit veren neoplastik hiicrelerin, parankimal hiicreler ile ayni
hassasiyette olmadig belirlenmistir. Biiyiik bir dozun ¢ok sayida daha kiguk doza
bdliinmesi, ge¢ ve akut hiicre yanit1 arasindaki hiicresel onarim yetenegindeki dogal
farkliliklar1 yansitmaktadir. Bu dokularin, akut etkilerinde tedavi edilemez hasarlardan
ve geg etkilerinden goreceli olarak korunmalarina yol agabilmektedir. SRT ile
yukarida bahsedilen biyolojik avantajlar Ozellikle kicglik hedeflere stereotaktik
isinlama yaparak kolaylikla elde edilmektedir. Stereotaktik yaklagimin fiziksel
avantajlar1 ve radyasyon yanitindaki biyolojik farkliliklar terapotik oraninda dikkate
alinir. Fraksiyone tedavi yapilarak normal beyin dokusu daha fazla korunurken,

SRS'ye kiyasla daha yiksek tiimor dozlarina ¢ikilmaktadir [36].

2.4. Stereotaktik Beden Radyoterapisi

SBRT, torasik kavitelerde, abdomino-pelvik bdlgelerde ve para-spinal bélgelerde
olmak (zere baslica erken evre primer ve oligometastatik kanserlerin tedavisinde
kullanilan yaygin bir radyoterapi teknigidir [38]. SBRT, gogiis ve karin tiimorlerinin
tedavisinde kullanilmak {izere gelistirilen ekstrakranial bir stereotaktik gergevenin
1992 yilinda Isvec'te gelistirilmesiyle baslamistir [38]. O zamandan bu yana,
kullanilan teknik daha da gelismis ve geleneksel tedavilere kiyasla avantajlarini
gordukten sonra daha poptler hale gelmistir.

Bu tedavi tekniginde hedef hacimler ¢ok kii¢iik marjlar ile olusturulmakta ve

cok yiiksek dozlarla az sayida fraksiyon ile tedaviler yapilmaktadir. Yiksek



doz/fraksiyon semasi nedeniyle biyolojik etkiler hem saglikli dokularda hem de
hedefte yuksektir. Saglikli dokunun aldig1 radyasyon miktarini en aza indirmek ve
hedef hacmin aldig1 dozu maksimuma ¢ikarmak i¢in recgete edilen dozun tiimorii tam
olarak sarmasina 6nem biiyiik 6nem verilmektedir. TUmor lokalizasyonunu ¢ok hassas
bir sekilde belirleyerek tedavi boyunca goriintii rehberligi yapilmaktadir. Ayrica,
geleneksel tedavilere kiyasla, SBRT'de tedavi alanlarinin sayis1 daha fazladir. SBRT,
tedavi durumuna bagl olarak statik alanlarla (3D konformal radyoterapi), IMRT, bu
ikisinin kombinasyonu veya VMAT teknigi ile gergeklestirilebilmektedir. Tedavi
planlarinda diizlemsel veya diizlemsel olmayan 1s1n alanlar1 ve diizlestirilmis filtrenin
kullanildig1 veya kullanilmadigi enerjiler tercih edilebilmektedir. Bu parametrelerden
hangisinin kullanildig1 tedavinin verilis siiresini dogrudan etkilemektedir. Uzun tedavi
siireleri, agrilar1 veya tibbi sorunlar1 nedeniyle sabit bir pozisyonda kalamayan hastalar
icin sorun olabilmektedir. Bu nedenle, SBRT tedavilerinde VMAT en iyi ¢ozimdi
sunmaktadir. Holt ve ark. [39] tarafindan yapilan bir ¢alismaya gore, IMRT
kullanilarak yapilan SBRT tedavisi toplamda 30 ila 45 dakika siirerken bu siire VMAT
ile toplamda 20 ila 25 dakika arasindadir. Bu avantaj, VMAT teknigini daha tercih
edilebilir bir secenek haline getirmekte ve bu tezde de tercih edilme nedenlerden
birisidir. SBRT'de, guinlik doz genellikle 5-30 Gy arasinda degismekte ve tlim tedavi

sdrecinin bir ila iki hafta stirmesi beklenmektedir.

2.5. Eclipse Tedavi Planlama Algoritmalari

2.5.1. Analitik Anizotropik Algoritma

AAA, Eclipse TPS (Siemens Varian Medikal Sistemleri, ABD) icerisinde yer
alan foton tabanli bir 3D kalem-isin siiperpozisyon/evrisim (pencil-beam
superposition/convolution) radyoterapi doz hesaplama algoritmasidir. Algoritma,
kolimatorlerden sagilan elektronlarin yani sira, birincil ve sagilan ekstra fokal fotonlar
igin ayr1 ayr1 MC ile hesaplanmis modelleri icermektedir. Lateral yondeki doz dagilimi
modellemesinde yer alan toplam alti adet bagimsiz eksponansiyel doz sogulma
fonksiyonu ile hesaplanmaktadir. Algoritma igerisinde analitik evrisimin kullanilmas,

hesaplama i¢in gereken siireyi 6nemli dl¢iide kisaltmaktadir. Baglangicta stereotaktik



radyoterapi planlamalar i¢in gelistirilen AAA, daha sonra Eclipse TPS’sine dahil
edilmistir [22].

Klinik olarak AAA iki ayr1 bilesene ayrilir: konfigiirasyon ve doz hesaplama. Ilk
boliim, klinik 1smin gerekli temel parametrelerini, yani daha sonra ger¢ek doz
hesaplamast i¢in kullanilan enerji spektrumlari, foton ve elektron akisini elde etmek
icin tasarlanmistir. Klinik 1sinin karmasik bilesimini hesaba katmak icin AAA,
yalnizca birincil fotonlarin birincil kaynak olarak kabul edildigi 15111 modellemek i¢in
birden fazla kaynak kullanmaktadir. Elektronlarla birlikte sagilmig fotonlar ve
ekstrafokal fotonlar, ayr1 ikincil kaynaklar olarak ele alinmaktadir.

AAA, birincil kaynagi modellemek i¢in, devreye alma iglemi sirasinda elde
edilen fiziksel parametreleri kullanan bir faz uzay1r modeli kullanmaktadir. Algoritma,
enerji spektrumunu belirlemek i¢in diizlestirici filtre 6zelliklerini ve merkezi eksenden
radyal uzakliga bagl 15in ortalama enerjisini hesaba katar. Ikincil kaynak modeli,
diizlestirme filtresinin ¢ikis noktasinda bulunan ve herhangi bir eksen dis1 degisiklik
olmadan belirli bir ortalama enerjiye ulasmak i¢in 6lceklenen bir enerji spektrumu
igeren sanal bir kaynak kullanir.

Orijinal dagilim kernelleri, MCnin 6nceden hesaplanmis verilerinden elde
edilmekte, algoritmanin konfigiirasyon adimi sirasinda enerji spektrumundan da elde
edilebilmektedir. Sacgilma kernelleri, farkli 1sinlar ic¢in sagilma O6zellikleri hakkinda
bilgi saglamaktadir. Gergek 1smn poli enerjilidir. Bu yizden, MC yontemleriyle elde
edilen tek enerjili kalem 1s1n kernellerin Ust Uste bindirilmesiyle poli enerjili kalem 1s1n
kernelleri olusturulmaktadir. Ger¢cek doz hesaplamasinda Olgeklendirme, su
yogunlugu ile bilgisayarli tomografide (BT) simiile edilmis goriintiilerden elde edilen
yogunluklar arasindaki farklari hesaba katmaktadir. Klinik 1s1mn, birincil ve ikincil
kaynaklar i¢in gergeklestirilen ¢oklu evrisimlerle bircok sonlu boyutlu 1sinciga
bolinmekte ve son 3D doz hesaplamasi, 1sinciklarin st Uste bindirilmesiyle
tamamlanmaktadir [22]. Sekil 2.3 tek bir 1sincik i¢in koordinatlarin geometrik
tamimlarin1 gosterir [22]. Koordinatlar hasta koordinat sistemi ve 1sincik koordinat
sistemi olarak ikiye ayrilmaktadir.

AAA'daki heterojenite diizeltmesinin lateral dagilim ve derinlige yonelik bilesen
olmak Uzere iki bileseni vardir. Eksponansiyel fonksiyonlar kullanilarak lateral
bilesenin modellenmesi, heterojen bir ortamda lateral sagilmanin dogru bir temsilini
saglamaktadir. Derinlige yonelik bilesen, her bir diizlemde lateral sagilma

fonksiyonlar1 kullanilarak hesaplanan toplam birikmis enerjiyi temsil etmektedir. Bu



bilesenin evrisimi, doku ara yiizii etkilerini agiklamaktadir. Diisiik-yiiksek yogunluklu
ara yiizden yeterli mesafe ile hesaplanan AAA sonuglari, MC simiilasyonlar: ile
karsilastirilabilmektedir. Bu teknigin, merkezi eksen boyunca elektronik dengenin
kayb1 nedeniyle kii¢iik alan boyutlarini ve daha yuksek enerjileri i¢eren akciger tedavi

planlamalarinda bazi sinirlamalart vardir [41].

1. Alan odag

i 2. Merkez fanline B

3. Isincik koordinat sistemi
4. Hasta cildi

3. Hesaplama noktas1

6. Hasta koordinat sistermni
7. Isincik

8. Alan merkezi ekseni

Sekil 2.3: X-Z dizleminde hasta koordinat sistemi ve isincik koordinat sitemi.

2.5.2. Acuros XB (AXB) Algoritma

AXB Eclipse TPS (Varian medikal sistemleri, Palo Alto, ABD) icerisinde
eksternal foton tabanli tedavilerde kullanilan bir doz hesaplama algoritmasidir. AXB
hasta doz hesaplamalarinda heterojenitelerin etkilerini dogrudan hesaba dahil ederek
LBTD’ni ¢ozmek icin 6zel bir teknik kullanmaktadir. AXB tedavi planlamasinda
klinik lineer hizlandiricilarin 4MV — 25MV arasindaki biitiin x — 1511 foton enerjileri
i¢in geligsmis hesaplama hizi ve istatistiksel giiriiltli icermemesi yoniiyle, radyoterapide
altin standard olarak kabul géren MC metotlar1 ile kiyaslanabilir bir dogruluk
saglamaktadir [42].

Boltzman Tagima denklemi, makroskobik diizeyde cesitli parcaciklarin
(fotonlar, elektronlar, nétronlar vs.) madde icerisindeki taginmasini ve etkilesimlerini

tanimlayan biitlinlesik diferansiyel denklemler sistemidir. Dogrusal formda ifade
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edildiginde, her bir parcacigin taginmasinin, taginan diger parcaciklardan bagimsiz
oldugu ve higbir elektromanyetik alanin bulunmadig1 varsayilmaktadir. Radyoterapide
tipik olarak uygulanan hesaplama geometrilerinde LBTD igin analitik kapali form
¢Oziimleri bilinmediginden, analitik olmayan a¢ik form ¢dzlimleri uygulanmaktadir.
LBTD'in acik ¢oziim yontemlerinde hatalar sistematiktir ve uzay, ag¢1 ve enerjideki
¢ozlim degiskenlerinin aynistirilmasindan  kaynaklanmaktadir. Ayrica AXB
hesaplamalarinda, 500 keV altindaki elektron ve 1 keV altindaki foton enerjileri igin
uzaysal bir esik kullanmaktadir. Bir parcacik esik enerjinin altina diistiigiinde biitiin
enerjisinin ilgili oldugu doz grid vokselde depolandigi varsayilir [43]. Bu durum,
hesaplama siiresini azaltmasinin yaninda toplam belirsizlige de katkida bulunmaktadir.

AXB algoritmasi ile yapilan radyoterapi tedavi plan1 doz hesaplamasi iki faza
ayrilmaktadir. Ilk fazda LINAC kafasindaki radyasyon 1smn yayilimi simiile
edilmektedir. AXB algoritmasinda, AAA‘daki uygulamaya benzer olarak foton
kaynagi farkli alt kaynaklara bolinmiis sekilde tanimlanmistir. Radyasyon

modellemesinde kullanilan alt-kaynaklar sirasiyla soyledir;

I. X-1s11 hedefi tarafindan iiretilen fakat cihaz kafasiyla etkilesime girmeyen birincil
foton kaynagi,
ii. Diger cihaz kafasi bilesenleriyle etkilesimler sonucu {iretilen ekstra-fokal foton
kaynagi,
iii. Cihaz kafasi bilesenleri ve hava igerindeki etkilesimler sonucu Uretilen elektrondan

olusan kontamine elektron kaynagi [41],[45]-[49].

Tedavi planina 6zel ¢ene ve MLC konfigiirasyonlari tarafindan modiile edilen,
kaynak model tarafindan belirlenen radyasyon 1simn akist daha sonra doz
hesaplamasinin ikinci fazindaki ilk adim olarak hastaya yonlendirilir. Hasta

icerisindeki doz hesaplamasi i¢in sirasiyla asagidaki adimlar gergeklesmektedir;

e Adim 1: Kaynak model akisinin hasta igerisine taginmasi,
e Adim 2: Hasta igerisinde sagilan foton akisinin hesaplanmasi,
e Adim 3: Hasta icerisinde sacilan elektron akisinin hesaplanmasi,

e Adim 4: Doz hesaplamasi.
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Ik adim her bir alan oryantasyonu icin tekrar edilirken, 2., 3. ve 4. adimlar alan
oryantasyonu hangi sayida olursa olsun yalnizca bir defa gerceklestirilmektedir [47].
Dolayisiyla AXB hesaplamalari alan sayisina en az diizeyde duyarhdir. Oyle ki biiyiik
sayida alan oryantasyonu igeren VMAT planlar1 neredeyse tek alan hesaplamalari
kadar hizlidir [42]. Adim 1 her alan yonii i¢in tekrarlanmaktadir ve adim 2 ve 3 her
hasta geometri vokseli i¢in yalnizca bir kez gergeklestirilir. Son adim 4‘te ise her bir
vokseldeki mutlak doz, belirlenen elektron agisal akis1 makroskobik elektron enerji
biriktirme tesir kesitleri ve vokselin madde yogunlugu kullanilarak hesaplanmaktadir
[42], [44].

Doku heterojeniteleri i¢in genel olarak yogunluk tabanli diizeltmeler uygulanan
evrisim/siiperpozisyon algoritmalarindan ayri olarak, AXB sadece ortamin yogunlugu
degil, parcaciklarin igerisinden tasindigi her bir materyalin kimyasal bilesim bilgisine
ihtiya¢ duymaktadir. Bu nedenle doz hesaplamasi i¢in, AXB, goriintiilenen hastanin
materyal haritasina sahip olmalidir. Hasta BT goriintiisiiniin icerisinde bulunan
herhangi bir vokseldeki BT sayisi, BT kalibrasyon egrisi kullanilarak kiitle
yogunluguna donistiiriilebilmektedir. Bu egri kullanici tarafindan kendi 6zel BT
tarayicilari i¢in yapilandirilabilmektedir. Bir vokseldeki kiitle yogunlugu bilindiginde,
Varian sistem veri tabani igerisinde tutulan veri tablosundan materyal bilgisi
belirlenebilmektedir [42]. Malzeme kitaphigi 5 doku tipi ve 16 baska malzeme tipi
icermektedir. Kiitle yogunlugu iist sinir1 paslanmaz ¢elik i¢in olan 8,0 gr/cc “dir [42].

AXB algoritmasinda ortamindaki (m) hesaplanan doz i¢in, sudaki doz (Dw,m)
ve ortamdaki doz (Dm,m) olmak Uzere iki farkli doz raporlama segenegi mevcuttur.
Dm,m hesaplanirken, enerji bagimli yanit fonksiyonu her vokseldeki materyal
Ozelliklerini temel almaktadir. Dw,m hesaplanirken enerji bagimli doz yanit
fonksiyonu su temellidir. Kalem 1sin algoritmasi ve Eclipse icerisindeki AAA*deki
kalem-1sin evrisim algoritmasinda doz raporlama modu Dw,m seklindedir. Bu tip
algoritmalarda doz sonuglar1 suda hesaplatilmis doz kernellerine uygulanan elektron
yogunluk tabanl diizeltmeleri temel almaktadir. AXB algoritmasi dogasi geregi Dm,m
hesaplamasina ragmen, doz dagilimlar1 ortamdaki dozdan suya Dw,m
dontstiiriilebilmektedir. Bu yoniiyle AXB algoritmasiyla Dw,m doz raporlamalarinda
dogruya daha yakin sonuglar elde edilebilmektedir [51].
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2.6. Monte Carlo Teknigi

MC terimi, rastgele sayilarin kullanimina dayanan bir sayisal yontem sinifini
kapsar. Bu yontemler, fizik ve matematik gibi alanlarda, ozellikle bagimsiz
degiskenlerin yogun oldugu problemlerde sikg¢a kullanilmaktadir [53].

Radyasyon tasinimimin MC similasyonlarinda, bir pargacik rastgele bir serbest
yol dizisi olarak gorilmekte ve etkilesimle sonlanmaktadir. Bu nedenle, parcacik
hareket yoniinii degistirebilmekte, enerji kaybedebilmekte ve zaman zaman ikincil
pargaciklar tiretebilmektedir. Bu simulasyon, rastgele olaylarin sayisal olarak
tiretilmesidir ve bunlar1 tanimlamak i¢in bir model gerekmektedir. Bu nedenle, ilgili
etkilesim mekanizmalar icin diferansiyel kesitler (DK) kiimesi olusturulmaktadir.
DK'ler bir olay1 tanimlayan rastgele degiskenlerin olasilik dagilim fonksiyonunu
(PDF) belirlemektedir [55]. Bu PDF'ler bilindigi i¢in, uygun 6rnekleme yontemlerini
kullanarak rastgele olaylar Gretmek mimkdndr.

Monte Carlo hesaplamalar1 o6zellikle radyoterapi uygulamalarinda uzun
strebilmektedir. Bu nedenle, similasyon hizin1 artiran degisken azaltma teknikleri
olarak adlandirilan bazi tekniklere ihtiyag vardir [52]. Par¢acik béliinmesi, Rus ruleti
ve zorunlu etkilesim, bu baglamda vurgulanmaya deger ii¢ tekniktir.

Parcacik boliinmesinde, kontrol edilen pargacik birden fazla pargaciga
bélinmekte ve bunlar ayr1 ayr1 izlenmektedir. Par¢acik boliinmesinin matematiksel
yonleri, diger degisken azaltma tekniklerinin temelini olugturmaktadir.

Rus ruleti, diger degisken azaltma tekniklerinin uygulanmasinda 6nemli bir
matematiksel aractir. Bu teknikte bir seferde birden fazla parcacik birlestirilmekte,
ancak yalnizca bir parcacik izlenmektedir. Buna gore, bir parcacigin 6lme olasiligina
1-p (genellikle % 90-99) atanmaktadir, ancak pargacik hayatta kaliyorsa agirligi 1/p
faktoriiyle artirilmaktadir. Bu aracin gerekliligi, zorunlu etkilesimle birlikte
kullanildiginda ortaya cikar, ¢iinkii Rus ruletinde parcacik "6limii" olmadan ilk
etkilesim hicbir zaman sona ermeyecektir. Bu, parcacik agirligi belirli bir "kesme"
degerinin altinda oldugunda uygulanan bir yontemdir. Rus ruletiyle problemin
degiskeni artarken, MC hesaplama verimliligi de artmaktadir. Bu sayede diisiik
agirlikli parcaciklara harcanacak olan bilgisayar siiresinden tasarruf edilmesi

mUmkundur.
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Zorunlu etkilesim tekniginde, calisma alaninin ig¢inde bulunan bir pargacik
yolunun belirli bir béliimiinde bir ¢arpismaya zorlanmakta ve boylece pargaciklarin
daha uzun siire yagamasi ve sayllma sansinin artmasi saglanmaktadir.

Birgok tiirde pargacik tasiniminin ve genis bir enerji arali§inin simiilasyonu i¢in
cesitli MC kodlar1 mevcuttur. GEANT, MCNPX veya FLUKA gibi en genel MC
kodlari, cesitli pargacik tiirlerinin (elektronlar, pozitronlar, fotonlar, protonlar,
noétronlar, agir iyonlar vb.) tasinimini simiile etmektedir [55]. Bu programlarin ¢esitli
uygulamalari vardir, Ornegin dedektorlerin simiilasyon yaniti, tibbi tedavi
simiilasyonlari, radyolojik koruma dozimetrisi, mikroelektronikte radyasyon
etkilerinin incelenmesi vb. PENELOPE, EGS, ETRAN, ITS gibi daha spesifik kodlar,
elektronlar ve fotonlarin tasinimina odaklanirlar [56]. MC ydntemleri radyoterapide
doz hesaplamasi i¢in en dogru yOntemler olarak kabul edilmektedir [57]. Bu
yontemler, LINAC basi, MLC ve hasta anatomisi lizerinden gergek¢i bir radyasyon
tasinimin1 dogru bir sekilde modelleyebilirler. Bu baglamda, VMC/XVMC, DPM,
MCV ve MCDOSE gibi dogrudan radyoterapiye yonelik birgcok program
gelistirilmistir [56]. Bu kodlar, ¢coklu degisken azaltma tekniklerini kullanilmakta ve
siradan EGSnrc hesaplamalarina kiyasla daha kisa bir CPU suresiyle hesaplamalari
tamamlamaktadir [58].

2.7.SciMoCa Monte Carlo Algoritmasi ve Ikincil Doz

Kontroli

Tedavi planlama sistemlerinde doz hesaplama dogrulugu olduk¢a 6nemlidir.
Glinlimiizde tedavi planlama sistemleri farkli bir¢ok algoritma kullanmakta olsa bile
MC hesaplama algoritmasinin altin standart oldugu tartismasizdir [59]. Dolayistyla
MC tabanli yapilan tedavi plan hesaplamalarinin QA’larinin yine esit seviyede
dogruluguna giivenilir ¢oziimler yardimiyla yapmak olduk¢a onemlidir. SciMoCa
(Scientific RT GmbH, Munich, Germany) yukarida bahsedilen ¢6ztimii kullanicilarina
sunan, MC tabanli ikincil doz hesabi ve plan dogrulamasi yapabilen mevcut 6nemli
yazilimlardan birisidir.

SciMoCa algoritmasi ile ilgili detayli tarif Hoffman ve ark. tarafindan 2018
yilinda yapilmigtir [60]. SciMoCa algoritmasi, MC kod ailesinden VMC’nin
kavramlarint EGSnrc'nin bazi 6geleriyle birlestirmistir [61]-[63]. SciMoCa’y1 EGSnrc

14



gibi genel kodlamadan ayiran ve daha spesifik bir algoritma haline getiren 5 6nemli

temel Ozellik mevcuttur (Sekil 2.4);

. Yogunluk atamalar1 BT gorintilerinden elde edilmekte ve ortamdaki her biri

degisken yogunluga sahip yapilar "akciger benzeri", "yumusak doku benzeri" ve
"kemik benzeri" olarak gruplandirilmaktadir.

Enerji iletim parametreleri; foton-cuttoff enerjisi = 60 keV, elektron-cutoff enerjisi
= 240 keV, elektron enerji adimi1 = 0,12 ve maksimum enerji = 25 MeV degerleri
ile sabitlenmistir.

Hasta ortami igerisindeki iletim minimum 0,5 mm boyutunda dogrusal 1zgaralarla
sturhidir.

1 MeV’den diisiik foton enerjilerinde Kerma olasiliklarini tahminde degisken
azaltma semalar1 ve gegmis tekrar paterni uygulamalari kullanilmaktadir.
Hizlandirma amagl bazi modifikasyonlar ile birlikte yogun ge¢mis simiilasyonu

yapilmaktadir.

XVMC (Fippel, Alber, Sikora)
Monaco - Materyal bilesenleri * br%mslstr?hllung )
iPlan \ - Enerji aralig + yogunlastinimis gegmis
+Fotonlar vMmcC EGSnrc

+Varyans azaltma (Kawra kDWfFIppEl} {Kawrakow}

+ Fotonlar
+ Modern donamim ile * \l.taryans szl_tma
_ + linac modeli
VMC++ (Kawrakow) optimizasyon
Varian

RaySearch SiCiMDca

Sekil 2.4: SciMoCa algoritmasinin temel MC altyapisi ve genel kodlardan ayristig

noktalarin sematik gosterimi.

Klinikte hasta tedavi planlarinin hesaplamalarinda kullanilan sistemleri,

bagimsiz ve altin standart kabul edilen ikincil bir yazilim ile kontrol etmek ve plan

dogrulugunu yapmak SciMoCa yaziliminin temel iki amaci olarak siralanabilir [64].

Yazilim yardimiyla her bir tedavi cihazina (LINAC, Cyberknife vs.) 6zel kaynak

modellemesi yapilarak 1sinin davranis deseni ortaya ¢ikarilmaktadir [65]. Herhangi bir
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TPS’den alinan dicom BT veri seti, radyoterapi yapt ve plan verileri SciMoCa
yazilimina aktarilarak 3D doz dagilimlari ile yeniden hesaplanmaktadir. Klinikte
kullanilan bir¢ok tedavi teknigi (3D konformal radyoterapi, IMRT, VMAT, SRS,
SBRT vs.) SciMoCa tarafindan hesaplanabilmektedir. Bu hesaplamalar kullaniciya
bagl olarak farkli grid ¢oziintrligi ve istatistiksel belirsizlik parametreleri
kullanilarak yapilabilmektedir. Yazilima gonderilen her hasta otomatik is akisi
kavramina uygun olarak hesaplama kuyruguna atilmaktadir. Hesaplama bitiminde
kolaylastirilmis doz dogrulama ve plan kalite inceleme sekmeleri yardimiyla kullanici
hizlica sonuclar1 karsilagtirabilmekte ve degerlendirmektedir (Sekil 2.5). Bu
degerlendirmeleri kolaylastirmak igin yazilim igerisinde yapilandirilabilir sablonlar
veya kullanici tarafindan tanimli metrikler tanimlanmaktadir. Her bir BT kesitinde
GIA sonuglarini incelemek, hasta anatomisi Gizerinde doz hacim histogram1 yardimiyla

veya noktasal bazda doz farkliliklarin1 degerlendirmek miimkiindiir.

OMax (< 15000 % R0
| 37 Unmapped ROls ©
*Garmma can't be colaulated due to dose voxels below cutoll dose for the whole ROL

Legendt: (@) Meets Limit () Below/Exceeds Limit () Within Limits/Varlation Acceptable | Unmapped ROl

Sekil 2.5: Bir akciger plani i¢in olusturulmus plan kalite metrikleri degerlendirme
ekrani.

SciMoCa ve benzer yazilimlarin klinik degeri oldukga biiyliktiir. Bu 6nem

asagidaki ti¢ baglikta 6zetlenebilir;

i. TUm tedavi planlama isleminin bastan sona dogrulama (E2E) testi yapilmaktadir.
TPS algoritmas1 kalite kontroliiniin o6tesinde ikincil bir kontrol imkani

sunulmaktadir.
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Il. Kontrol tamamen bagimsiz ve otomatik bir yazilim ile yapilmaktadir. Ekstra ¢aba
sarf etmeden daha giivenli ve yiiksek etkinlikte kontrol imkan1 saglanmaktadir.
iii. MC dogrulugu ile gergek hatalar rahatlikla bulunmakta ve hata kaynagin1 aramakta
bosuna zaman kaybedilmemektedir.
Iv. SciMoCa yazilimi ile bir¢ok hata kaynagi ortaya cikarilabilmektedir. Bunlardan
6nemli olan bazilar1 asagidaki gibi siralanabilir;
e Yanlis BT-elektron yogunlugu egrisi atamast
e Hasta BT verisi tizerinde yanlis ilgili bélge (ROI) yogunlugu atama veya
atamay1 unutma
e  Dogru bolus (cilt yiizeyine dogrudan yerlestirilen doku esdegeri bir madde)
/ masa yogunlugu atanmasi
e Plan segmentleri analizi-gok fazla ¢ok kii¢iik segmentlerin varligi ile gelen
belirsizlikler
e Yanhs MU gosterimi

e Dozu yeniden normalize ederken yapilan yanligliklar

2.8. Gama indeks Analizi

IIk kez Low ve ark. [24] tarafindan tanimlanan GIA, VMAT ve IMRT gibi
karmasik planlarin dogrulanmasi igin kullanilan en yaygin Olgttlerden biridir [24].
Genis ¢apta kabul goren bu analiz yontemi, bir¢ok ticari dogrulama yazilimina da
entegre edilmistir. Bilimsel literatiirde de cok yogun olarak kullanilan GIA, doz farkini
(DD) ve uyuma olan uzakligi (DTA) tek bir formiil altinda birlestirerek 6zellikle yogun
kliniklerde hizl1 ve etkili analizler yapmaya imkan tanimaktadir.

GIA geleneksel olarak, TPS’lerde 3D hesaplanan planlarin ilgili iki boyutlu (2D)
kesitindeki doz dagilim, ¢esitli sistemler ile 6l¢iilen 2D doz dagilimi ile karsilagtirmak
icin kullanilmaktadir. Son yillarda tanitilan yazilimsal ve donanimsal gelismeler
sayesinde olgiilen 2D verileri kullanarak 3D doz dagilimlarini yapilandirmak ve
TPS’lere kars1 hacimsel doz karsilagtirmalart yapmak miimkiin hale gelmistir [66],
[67]-[69]. SciMoCa gibi bagimsiz IDK yapan yazilimlar da kullanicilarina kendi
algoritmalari ile 3D doz dagilimlari hesaplayip TPS ile GIA kullanarak karsilagtirma

imkani sunmaktadir.

17



2.8.1. Gama indeks Analizinin Tamimlanmasi

DD: Referans ve degerlendirilen doz dagilimlarinda karsilikli gelen iki nokta
arasindaki farki yiizdesel olarak hesaplayan bir dlgiittiir. Bu fark belirli bir degerden
kiiglikse (0rnegin, referans dagilimin maksimum degerinin % 3'U), bu noktalar testi
gecmektedir. Bu 6l¢it diisiik doz gradiyantlarinin oldugu bolgelerde basarili sonuglar
verse de doz dagiliminin yiiksek degiskenlige sahip kisimlarinda daha az giivenilirdir.

DTA: Referans dagilimin bir noktasi ile degerlendirilen dagilimda ayni1 doza
sahip nokta arasindaki mesafeyi veren bir ol¢uttir. Bu mesafe belirlenen mesafeden
(6rnegin 3mm) kiiciik ise test basarili olarak kabul edilir. Bu o6lgiit diisiik doz
gradiyentinin oldugu bolgelerde zayitken, yiliksek doz degisimlerinin oldugu
bolgelerde basarili karsilagtirmalar yapabilmektedir.

GIA, degerlendirilen dagilimda hem yiiksek hem de diisiik doz bdlgelerindeki
her nokta i¢in daha dogru bir karsilastirma icin DD ve DTAy1 birlestirir. Ornek olarak
Olciilen doz dagiliminin verilebilecegi referans doz dagilimi, genellikle "altin standart"
olarak alinir. Teorik olarak dagilim iyon odasi 6l¢timleri gibi tek bir nokta, profil
Olcumleri gibi bir boyutlu, film dozimetri gibi 2D veya jel dozimetrisi gibi 3D
olabilmektedir. Degerlendirilen doz dagilimi ise karsilagtirilan dagilimdir. Pek ¢ok
durumda bu TPS’de hesaplatilan doz dagilimi olmaktadir. GIA nin formiilii asagidaki
gibidir:

I. Referans ile degerlendirilen nokta arasindaki mesafe: Ar(rx, Ic)

ii. Referans ile degerlendirilen nokta arasindaki doz farki: AD(r, Is)

Burada ri referans noktast, r; ise degerlendirilen noktadir. Doz farki Esitlik 2.1

kullanilarak hesaplanir.
AD (rR, rE) = DE(rE) - DR(rR) (21)
Burada Dy(r:) degerlendirilen noktanin dozu ve Dk(rz) ise referans noktanin
dozudur.

Degerlendirilen dagilimdaki her nokta i¢in GIA hesab1 Esitlik 2.2 kullanilarak

hesaplanir.
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Ar2(rgr,g,) , AD2(TTR,TE)
I (rs, rE):\/ &RZ EX+ (SDf £ (2.2)

Burada or mesafe farki kriteri, dD ise doz farki kriteri olarak verilmistir.
GIA, degerlendirilen tim noktalar i¢in Esitlik 2.3’te gosterildigi gibi minimum

deger olarak alinir.

Y(ro)=min{I(re, 1)} V{r} (2.3)

or ve 8D kriterleri, Sekil 2.6'da gosterildigi gibi referans noktanin etrafinda bir
elipsoit olusturur. Degerlendirilen bir nokta bu elipsoit i¢inde bulunuyorsa Y<1

olacagi icin referans nokta gececektir.

D
Dg(rg)ry,
D¢
Dyt )
A Y(re) Ay
- 'i r
| De(rg)ry :

¥
Dg(re,)

i
B )

Sekil 2.6: Bir boyutlu GIA yonteminin geometrik gosterimi.

Sekil 2.6’da y ekseni doz, D ve x ekseni mesafedir, r. Merkezdeki ¢arpi referans
noktasidir ve mavi ¢izgi, degerlendirilen doz dagilimini temsil ederken, i¢i dolu mavi
daireler ¢izgi boyunca belirli noktalar1 temsil etmektedir. dr ve D kriterleri referans
noktalarin etrafinda bir elips olusturur. Bu semada Esitlik 2.2 kullanildiginda, nokta
DE(r), rx I' >1’e, nokta De(r:) I'<1’e olurdu ve Dg(re1) I'=1"e sahip olurdu. Bu nedenle

referans nokta i¢in Esitlik 2.3’{in sonucunda Y<1 olacaktir.
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Raporlarda standardi saglamak icin gegcme Kkriterleri, 6D(%) /dr(mm) olarak
isimlendirilmistir. Baslangicta Low ve ark. [24] tarafindan Onerilen ve yaygin olarak
kullanilan gegme degeri %3/3mm’dir. GIA Onceleri bir TPS’nin 1s1n veri 6lgtimlerini
su fantomu ile 6l¢iip karsilastirma yapmak i¢in gelistirilmistir. %3/3 mm Kriteri, 0
donemdeki 0Ozellikle penumbra modellemesi belirsizlikten kaynakli olan TPS
algoritmalarinin sinirlamalart nedeniyle kullanilmigtir [24]. GIA, doz ve mesafe
farkini hesaba kattig1 i¢cin, IMRT'deki modiile edilmis alanlara ¢ok uygundur. AAPM
Gorev Grubu 218 [25], IMRT QA degerlendirmesi i¢in %3/2mm gama Kriterini
onermis, ancak SRT/SBRT hastalarinda bu kriterin daha siki olmasi gerektigini
belirtmistir.

2.8.2. Gama Indeks Analizini Etkileyen Parametreler

2.8.2.1. Normalizasyon Yontemleri

Tipik olarak gama hesaplamalarinda lokal ve global olmak iizere iki farkl
normalizasyon yontemi vardir. iki yontem arasindaki fark, doz hesaplama yollarinin
farkli olmasidir. Global GIA'da referans ve degerlendirilen noktalar arasindaki doz
fark1 maksimum plan doza normallestirilirken, yerel GIA'da doz farki yerel noktada
planlanan doza normallestirilmektedir. Bu iki normalizasyon tiiriiniin avantajlar1 ve
dezavantajlar1 vardir. Lokal GIA, yiiksek doz gradiyent bolgelerindeki ve diisiik doz
bolgelerindeki basarisizliklar: gosterme egiliminde olurken, global GIA’da ise ylksek
doz bolgeleri igerisindeki hatalar1 gosterirken diisiik doz bolgelerindeki olas1 hatalari

maskelemektedir.

2.8.2.2. Doz Esik Degeri

GIA’y1 etkilen bir diger parametre ise DTH degeridir. Bu parametre, belirli bir
esigin altindaki doz noktalar1 dikkate alinmadan GIA’nin yapilmasini saglamaktadir.
AAPM Gorev Grubu 218 [25], IMRT QA degerlendirmesi i¢in % 90 GPR ve % 10’luk
DTH degerini 6nermekte, ancak SRT/SBRT QA degerlendirmesinde ise DTH icin net

bir kilavuz bulunmamaktadir.
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3.GEREC VE YONTEM

3.1. Gerecler

3.1.1. Varian EDGE™ Cihaz1

Calismada Anadolu Saglik Merkezi’'nde bulunan Varian marka EDGETM
Radyocerrahi platformu (versiyon 2.7, Varian Medikal sistemleri, Palo Alto, ABD)
kullanilmistir (Sekil 3.1). Bu cihaz, biinyesinde 6 MV, 10 MV, 6 MV FFF ve 10 MV
FFF olmak tizere dort farkli foton enerjisini barindirmaktadir. Maksimum doz orani 6
MYV FFF enerjisi i¢in 1400 MU/dak. iken 10 MV FFF enerjisi i¢in 2400 MU/dak.’d1r.
Yuksek ¢ozunirlikli MLC (HD-MLC) sistemine sahip olan EDGETM cihazin
merkezdeki 32 lif ¢iftinin kalinlig1 2.5 mm iken, kenardaki 28 lif ¢iftinin kalinlig1
5mm’dir. Maksimum alan boyutu 40x22 cm2’dir.

Cihazin tedavi masasi dizlemsel boyutlara (X, y, z) ek olarak rotasyonel
boyutlarda da (roll: x ekseni etrafinda doniis, pitch: y ekseni etrafinda doniis, yaw: z
ekseni etrafinda doniis) hareket edebilen Varian PerfectPitch’tir. Bu masa kullanici ara
yuziine tam entegre olmasindan dolay1 kullanicilarina kolaylik saglarken, milimetrenin
altinda hassasiyetle hastalarin alt1 boyutta (6D) pozisyonlanmasina imkan tanir. Ayrica
cihaz sahip oldugu kV goriintiileme panelleri sayesin BT elde edebilmektedir. Biitin
bu &zelliklerinden dolayr EDGE™ radyocerrahi platformunda SRS/SRT ve SBRT
tedavileri yiiksek dogrulukta uygulanabilmektedir.

Sekil 3.1: EDGE™ radyocerrahi tedavi platformu.
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3.1.2. PTW 30013 Farmer Tipi Dedektori

PTW 30013 Farmer tipi dedektori (Sekil 3.2), radyoterapide referans doz
Olcimlerinde standart olarak kullanilan silindirik bir iyon odasidir [87]. PTW 30013,
mutlak doz kalibrasyonu igin ilgili protokollerde yaymlanmig BoOlum 3.2.1°de
detaylandirilan duzelme faktorlerine ihtiyag duymaktadir. Su gegirmez yapisi
sayesinde suda ya da kat1 haldeki fantomlarda 6l¢iim yapilabilmektedir. Hassas hacmi
0,6 cm? olan bu iyon odasmin nominal voltaji 400 V’dir. Sizdirma akimi1 maksimum
+ 4fA’dan, polarite etkisi ise % 0,5’ten daha kuguktir. Dedektoriin hassas hacminin
duvarlar1 0,335 mm PMMA’dan (1,19 g/cm?3) ve 0,09 mm grafitten (1,85 g/cm3) elde
edilmektedir. Merkezi elektrodu 1,15 mm uzunlugundaki aliiminyumdan yapilan bu
dedektor, 30keV-50 MV arasi foton enerjilerinde, 10-45 MeV aras1 elektron
enerjilerinde ve 50-270 MeV arasi1 proton enerjilerinde kullanilabilmektedir. Dogru
doz 6l¢limii i¢in nem oranin % 10-80, sicakligin 10-40 °C ve basing degerinin ise 700-

1060 mmHg arasinda olmasi gerekmektedir [87].

A
N - .)

Sekil 3.2: PTW 30013 Farmer tipi dedektor.

3.1.3. PTW Dikey Isinlar icin Su Fantomu

PTW’nun dikey 1sinlar i¢in gelistirdigi bu su fantomu (Sekil 3.3) radyoterapide,

dogrudan su ylizeyine dikey olarak gelen 1s1n ile yapilan kalibrasyon 6lgiimleri igin
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kullanilabilmektedir [87]. Olgiimler, fantomun yan duvarindan yatay olarak monte
edilen ve farkli iyon odalari i¢in tasarlanabilen su gegirmez akrilik adaptor kullanilarak
alinabilmektedir. D1g boyutlar1 30 cm x 30 cm x 30 cm olan fantomun 6l¢tiim konumu

tankin iist kenarindan 10 cm altindadir [87].
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Sekil 3.3: PTW dikey 1sinlar i¢in su fantomu.

3.1.4. PTW UNIDOS Tango Elektrometre

PTW UNIDOS Tango (Sekil3.4), hem Uluslararas: Elektroteknik Komisyonu
(IEC) hem de Tipta Fizik ve Miihendislik Enstitiisi (IPEM) performans
gereksinimlerini karsilayabilen ikincil bir standart referans siifi elektrometredir [87].
0,1 fA'lik piyasadaki mevcut en iyi ¢oziiniirliikle, 6rnegin kiigiik alan dozimetrisi gibi
yuksek hassasiyetli Olcumler igin kullanilabilmektedir. UNIDOS Tango, akilli
dedektor tanima Ozelligini kullanarak dedektér yonetimini ve tanimlamayi
otomatiklestirmektedir. Dahili kamerasi1 ile kalibrasyon sertifikalarindaki veya
dedektor etiketlerindeki veri matris kodunu tarayabilir ve veri tabanina dedektor(
ekleyebilmektedir. Yerlesik web sunucusu ile tam uzaktan kontrol yetenekleri
saglamaktadir. Bilgisayar aracilign ile ayarlart degistirilmekte ve Olgiim

alinabilmektedir [87].
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Sekil 3.4: PTW UNIDOS Tango elektrometre.

3.1.5. Eclipse Tedavi Planlama Sistemi

Varian Medikal Sistemleri tarafindan gelistirilen Eclipse TPS (Sekil 3.5),
radyasyon onkolojisi alaninda en ¢ok kullanilan TPS’lerinden biridir ve kanser
hastalarinin tedavileri siirecinde tedavi planlariin tasarlanmasi i¢in olusturulmustur.
Tedavi planlamasini kolaylastirmak i¢in goriintii fiizyonu, konturlama, planlama ve
plan degerlendirme gibi arayiizleri mevcuttur. Fiizyon arayiiziinde planlamada
kullanilan BT goriintiilerini manyetik rezonans goriintiilleme ve pozitron emisyon
tomografisi gibi diger modaliteler ile fiizyon yapmak miimkiindiir. Istenen doz
dagilimlari, optimizasyon algoritmasi olan Photon Optimizer ve hesaplama
algoritmalar1 olan AAA ve AXB ile olusturulmaktadir. Eclipse TPS’de, radyasyon
onkolojisi alaninda 3D konformal radyasyon tedavisi, IMRT, VMAT, SRS ve SBRT
dahil olmak tizere cesitli tedavi teknikleri uygulanabilmektedir. Bu c¢alismada

kullanilan versiyon 15.5’tir.

Sekil 3.5: Eclipse 15.5°’te VMAT teknigi ile planlanan bir akciger SBRT hastasi.
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3.1.6. PTW BeamScan Su Fantomu

Calismada hem TPS algoritmalarinin hem de SciMoCa MC algoritmasinin
kurulum 6lgiimleri PTW BeamScan (Sekil 3.6) su fantomunda alinmistir [87]. PTW
firmasinin gelistirdigi son su fantomu olan BeamScan’in 3D su tankinin tarama araligi
50 cm x 50 cm x 41,5 cm’dir. Kalinligi 15 mm olan duvarlart PMMA’dan yapilmuistir.
Hepsi bir arada sistem olarak tasarlanan BeamScan su fantomunda, rezervuar ve
elektrometre su tankina birlesik olarak tasarlanmistir. Kablosuz olarak da veri

toplamak bu sistem ile miimkiin hale gelmistir.

Sekil 3.6: PTW BeamScan su fantomu.

3.1.7. PTW 60019 MicroDiamond Dedektoru

Bu tez ¢alismasinda kullanilan PTW microDiamond dedektorinin (Sekil 3.7)
yapist [87], PTW-Freiburg tarafindan ticarilestiriimeden Once gesitli yayinlarda
sunulan elmas prototipleriyle benzerlik géstermektedir [70]-[71]. Schottky diyot

konfigiirasyonunda c¢alisgan microDiamond, harici bir polarizasyon gerilimi
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uygulanmadan c¢alismakta olup, dis capt 7 mmdir. Uretici, dedektorin
spesifikasyonlarina gore 5 Gy doz ile bir 6n 1ginlama yapilmasini dnermektedir. Disk
seklindeki hassas hacim, dedektor ekseniyle dik bir sekilde yer alir ve yaklasik olarak
1 um kalinliginda ve 1,1 mm yaricapindadir. Dedektdr referans noktasi, iiretici
tarafindan belirtilen ve Goma ve ark. [72] tarafindan dogrulanan sekliyle, dedektor ucu
altindaki su esdegeri malzemenin 1 mm altinda yer almaktadir. Uretici, 6l¢imlerin
dedektor ekseniyle paralel olarak gercgeklestirilmesini onerdigi igin tez ¢alismasinda
alinan tiim 6l¢timlerde dedektor 1sina paralel olarak yonlendirilmistir.

Duyarli hacimleri 0,004 cc olan microDimond dedektorlerinin nominal cevaplart ise 1
Nanocoulomb (nC)/Gy'dir. 100 keV ile 25 MV foton enerji araliginda, 1x1 cm?’den
40x40 cm? kadar alan boyutlarinda kullanilabilirler. ideal 6l¢iim kosullar1 ise 10-35
°C sicaklik ve % 10-80 nem araligindadir [73]. MicroDiamond dedektorleri, MC
hesaplamalariyla uyumlu olmalar1 ve kiiclik alanlarda tekrarlanabilir Ol¢iimler

alinabilmesi nedeniyle giivenilir ve uygun bir referans dozimetresi olarak kabul

edilmektedir [74].

Sekil 3.7: PTW 60019 microDiamond Dedektord.

3.2. YOntem

3.2.1. Mutlak Doz Kalibrasyonu

Mutlak doz kalibrasyonu IAEA TRS 398 protokoli [88] temel alinarak
yapilmistir. Bu protokole gére mutlak doz, referans sartlar (Tablo 3.1) altinda Esitlik

3.1 ile hesaplanmaktadir.
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Dy,q = MoNpw,0,kq,0, (3.1)

Burada W su, Q kullanici 151n kalitesi, Qo referans 1s1n kalitesi (Co-60), Dy, o Q
kalitesindeki bir 1sinla referans derinlikte (z,..r) suda absorbe edilen doz, Mq Tablo
3.1°de verilen referans kosullarda z,..’de konumlandirilmis iyon odasiyla klinik 1g1n
kalitesi olan Q ile elde edilen ve iyon odasi1 6l¢iimlerine etki eden sicaklik ve basing
(C1p), elektrometre kalibrasyonu (keiex), polarite etkisi (kpor) Ve iyon rekombinasyonu
(ks) faktorleriyle diizeltilmis elektrometre okumasi, Npy o, iKincil standart
laboratuvar tarafindan gonderilen referans 151n kalitesi olan Qo’da bir dozimetre icin
suya absorbe edilen doz cinsinden kalibrasyon faktoru (birimi Gy/C yada Gy/rdg) ve
kg, is€ kullanic1 151 Kalitesi Q ile referans 1sm kalitesi Qo arasinda olan farki
diizeltmek igin kullanilan 1smn kalitesi diizeltme faktorudir ve TRS 398’deki [88]

tablolar araciligiyla iyon odasina 6zgii olarak elde edilmektedir.

Tablo 3.1: Yiiksek enerjili foton 1sinlarinda suda sogurulan dozun
belirlenebilmesi i¢in gereken referans sartlar

Etki miktar: Referans deger ya da referans karakteristikleri

Fantom materyali Su

Iyon odasi gesidi Silindirik

Olgtim derinligi z,.f TPR2010<0,7 icin, 10 g cm (ya da 10 g cm™)
TPR20,10>0,7 igin, 10 g cm2

Odanin referans noktasi Kavite hacminin merkezinde ve merkezi eksende

Odanin referans noktasi pozisyonu Olgiim Derinligi z,, 5 de

Kaynak cilt mesafesi / Kaynak oda mesafesi | 100 cm

Alan boyutu 10cmx 10 cm

Tablo 3.1°deki TPRx.10 doku-fantom oramidir ve kg o '1n belirlenmesi igin
kullanilir. Bu oran, sabit kaynak oda mesafesinde (100 cm) ve 10 x 10 cm? alan
boyutunda su fantomunda 20 cm’deki absorbe edilen dozun 10 cm’deki absorbe edilen
doza oranmidir. Sekil 3.8 TPRxou‘in belirlenmesi igin gereken &l¢iim diizenegini

goOstermektedir [88].
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Sekil 3.8: TPRz10‘in belirlenmesi icin gereken dlgiim diizenegini.

3.2.2. AAA ve AXB Algoritmalarinin Kurulumu

Varian Eclipse algoritmalar kilavuzunun [22] 6nerdigi gibi AAA ve AXB

algoritmalarinin TPS’de modellenmesi ve kurulmasi i¢in bazi verilere ihtiyag

duyulmaktadir. Bunlar;

Her bir alan boyutu i¢in ag¢ik alan ylzde derin doz (PDD)
Her bir alan boyutu i¢in bes farkli derinlikte agik alan profil
40x40 cm? alan i¢gin bes farkl1 derinlikte diyagonal profil

iv. Output faktor

olcimleridir.
SSD=100 cm’de PTW BeamScan su fantomu ve PTW 60019 MicroDiamond

dedektorli kullanilarak 6 MYV Diizlestirici Filtresiz (FFF) enerjisi igin alinan
olcimlerin detaylar1 ve kurulum kosullar1 Tablo 3.2 ve Tablo 3.3’te gosterilmistir.
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Tablo 3.2: Agik alan output faktor 6lgtimleri igin alan boyutlari.

Genislik (em)- X
2 3 4 5 1 6 8 10 12 15 20 25 30 35 40

- 2x2 1 2x3 [ 2x4 1 2x5 (2x6  2x8 | 2x10  2x12 | 2x15 | 2x20 @ 2x25 | 2x30 | 2x35 @ 2x40

3 3x2 1 3x3 [ 3x4 | 3x5 | 3x6 3x8  3x10 3x12 3x15 | 3x20 @ 3x25 | 3x30 | 3x35 | 3x40

4 4x2 4x3  4x4  4x5 | 4x6 4x8  4x10 [ 4x12  4x15 [ 4x20  4x25 0 4x30  4x35  4x40

5_ | 5%x2 5x3 [5x4 [5x5 | 5x6 | 5x8 | 5x10 | 5x12 | 5x15 [ 5x20 (| 5x25 | 5x30 | 5x35 | 5x40
- 6 6x2 | 6x3 | 6x4 | 6x5 | 6x6 6x8 @ 6x10 | 6x12 | 5x15 | 6x20 | 6x25 | 6x3 6x35 | 6x40
’é“ 8 8x2 | 8x3 8x4 | 8x5 | 8x6 8x8 | 8x10 @ 8x12 | 8x15 | 8x20 @ 8x25 | 8x3 8x35 | 8x40
i 10 10x2 | 10x3 | 10x4 | 10x5 | 10x6 | 10x8 ' 10x10 : 10x12 | 10x15 | 10x20 : 10x25 ' 10x30 | 10x35 ' 10x40
%;) 12 1 12x2 12x3 | 12x4 | 12x5 1 12x6  12x8 | 12x10 | 12x12 ' 12x15  12x20 ' 12x25 | 12x30 | 12x35 | 12x40
E 15 115x2{ 15x3 | 15x4 | 15x5 [ 15x6 | 15x8 | 15x10  15x12 | 15x15 | 15x20  15x25  15x30  15x35 | 15x40

20 | 20x2 20x3 | 20x4 | 20x5 | 20x6 | 20x8 | 20x10 | 20x12 | 20x15 | 20x20 | 20x25 | 20x30 | 20x35 | 20x40

25 |25x2 | 25x3  25x4 | 25x5 | 25x6 | 25x8  25x10 | 25x12 | 25x15 | 25x20 | 25x25 | 25x30 | 25x35 | 25x40

30 |30x2  30x3  30x4  30x5 30x6  30x8  30x10  30x12 | 30x15 30x20 30x25  30x30  30x35  30x40

35 |35x2  35x3  35x4  35x5  35x6 | 35x8  35x10  35x12 | 35x15  35x20  35x25  35x30  35x35  35x40

40 | 40x2  40x3  40x4  40x5 | 40x6 . 40x8  40x10 . 40x12  40x15  40x20  40x25 | 40x30 . 40x35  40x40

Tablo 3.3: Agik alan 6l¢iimleri.

Olciilen Parametre

Tarama Ekseni/Derinlik

Alan Boyutu {(cm?)

Yiizde Derin Doz Egrileri

Merkezi eksen boyunca 30
cm derinlikten yilizeye

2x2, 3x3, 4x4, 5x5, 6X6,
8x8, 10x10, 12x12, 15x15,

kadar 20x20, 25x25, 30x30, 35x35
ve 40x40
Profiller Dmaks
5 2x2, 3x3, 4x4, 5x5, 6x6,
cm 8x8, 10x10, 12x12, 15x15,
10em 20x20, 25x25, 30x30, 35x35
20cm wve 40x40
30cm
Diyagonal Profiller Dmaks
Scm
10em 40x40
20cm
30cm
Qut-put Faktsrleri 10cm Tablo 3.2

Burada Dmaks maksimum dozu ifade etmektedir.

3.2.3. SciMoCa Yaziliminin Kurulumu

Varian EDGE™ makinesinin 6 MV FFF enerjisi icin PDD egrileri, a1k alan doz

profilleri, maksimum doz derinligindeki diyagonal profiller ve output faktorleri

Olgllmistiir. Bu 6lgtim verileri ve cihazin mutlak doz kalibrasyon bilgileri kullanilarak
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SciMoCa™ yaziliminin (versiyon 1.5.1, Scientific RT GmbH, Minih, Almanya)
modellemesi ve kurulumu IBA Dosimetry (Nirnberg, Almanya) tarafindan

saglanmustir.

3.2.4. Hasta Sec¢imi ve Tedavi Planlarimin Yapilmasi

Bu c¢alismaya, Anadolu Saglik Merkezi’nde daha 6nce SRT ve SBRT
yaklasimlartyla tedavi edilen toplam 30 hasta dahil edilmistir. Bu hastalarin 15'inde
beyin metastazi diger 15'inde ise kii¢iik hiicreli olmayan akciger kanseri tanisi
bulunmaktaydi. Akciger SBRT hastalari igin periferik yerlesimli lezyonlar, beyin SRT
hastalarinda ise lezyonlara komsu kritik organlarin olmadigi hastalar se¢ilmistir.
Varian EDGE ™ radyocerrahi cihazi icin, yiiksek ¢ozinurluklii (HD) 120 yaprak MLC
sistemi ve 6 MV FFF enerjisi kullanilarak 30 adet VMAT plani olusturulmustur.
Planlar, beyin SRT'si icin 2-4, akciger SBRT'si i¢in 2 kismi ark kullanilarak Eclipse
TPS'de (Versiyon 15.5, Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, ABD) olusturulmus
ve optimizasyon algoritmasi olarak Photon Optimizer (versiyon 15.5, Varian Medical
Systems, Palo Alto, CA, ABD) kullanilmistir. Son doz dagilimlari, AAA (versiyon
15.5, Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA) kullanilarak (AAA-planlar) 1 mm
¢ozinirlikte hesaplandi ve planlanan hedef hacminin (PTV) % 95'inin recete edilen
dozu aldig1 kontrol edilmistir. AAA-planlari, ayni plan parametreleriyle AXB
algoritmas1 (versiyon 15.1, Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA)
kullanilarak yeniden hesaplanmistir (AXB-planlar). Hasta 6zellikleri ve plan bilgileri

Tablo 3.4’te detaylandirilmistir.

Tablo 3.4: Hasta karakteristikleri ve plan bilgisi.

Beyin SRT |  Akeiger
Planlan SBRT
Planlan
- Kadin 5 6
Cinsiyet (n) Erkek 10 9
. . Minimum ve maksimum| 0,55-4,94 | 3,45-60,89
PTV hacimleri (cc) Medyan 514 1112
Recetelendirilen Doz (Gy) 27 54
Fraksiyon Sayisi 3 3
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Burada n say1y1, PTV planlanan hedef hacmi, SRT stereotaktik radyoterapiyi ve SBRT
stereotaktik beden radyoterapisini ifade etmektedir.

3.25. TPS’den SciMoCa™’ya Hasta Aktarim

AAA ve AXB planlari, planlama BT goérintileri, yap: seti ve plan verileri ile
TPS'den SciMoCa™'ya ayr1 ayri aktarilmis ve MC ile yeniden hesaplatilmstir.
Hesaplama ¢oziiniirliigii, TPS ile aym1 olacak sekilde ayarlanmis ve minimum
belirsizlik, hesaplanan planda maksimum % 0,5'lik bir belirsizlige karsilik gelen ekstra
ince olarak ayarlanmistir. TPS algoritmalar1 ve SciMoCa™ MC arasindaki doz
karsilastirmalar1 (AAA ve SciMoCA MC — AXB ve SciMoCA MC), b6lim 3.2.6.’te
belirlenen dozimetrik parametrelerle ve 3.2.7.’de detaylandirilan 3D GIA kullanilarak

yapilmistir.

3.2.6. Beyin ve Akciger Hastalarimin Dozimetrik Karsilastirma

Parametreleri

AAA ve AXB’nin SciMoCa MC’si ile yapilan dozimetrik karsilagtirmalarinda
kullanilan parametreler: PTV’nin % 95’inin aldigi doz (Dprv-%gs), Esitlik 3.2 ile
hesaplanan konformite indeksi (CI), Esitlik 3.3 ile hesaplatilan gradiyent indeksi (GI),
bedendeki maksimum doz (Dmaks), SRT planlarinda 23,1 Gy doz alan beyin hacmi
(VBeyin-23,16y) ve SBRT planlarinda 20 Gy doz alan akciger hacmidir (Vakc-20Gy).
Algoritmalar arasindaki istatistiksel farklar SPSS (versiyon 22.0, SPSS Inc, Chicago,
IL) yaziliminda Tek-Orneklem t ve Bagmli-Orneklem t testleri kullanilarak

degerlendirilmistir. p degeri < 0,05 ise bulgular anlamli kabul edilmistir.

_ Vrp(co)
"~ PTV(cc) (3.2)
__ VBeden-%50 (cc)
Gl = PTV(cO) (3.3)

Burada, Vrp Regete edilen doz hacmini, Veeden-%so bedenin % 50 doz alan

hacmini ve PTV planlanan hedef hacmi tanimlamaktadir.
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3.2.7. Gama indeks Analiz Parametreleri

GPR'ler, %2/2 mm, %2/1 mm ve %1/1 mm gamma kriterleriyle global ve lokal
normalizasyon yontemleri kullanilarak hesaplanmistir. Bu ¢alisma icin GPR uyar1 ve
alarm seviyeleri sirasiyla < % 95 ve < % 90 olarak ayarlandi DTH'nin planlarin
GPR’leri (GPRpian) Uzerindeki etkisini analiz etmek i¢in farkli DTH'ler (% 5, % 10, %
20, % 30 ve % 50) kullanilmistir. Ayrica, hedefe 6zgii GPR'ler (GPRp1v), GPRpian ile
arasindaki iligkiyi incelemek i¢in hesaplanmistir. Sekil 3.9, bu calismadaki tiim GIA

is akisini agiklamaktadir.

Planlar Akciger SBRT Beyin SRT
Enerji MV FFF
TPS Algoritmalan AAA AXB
MC - iDK SciMoCa
r

Normalizasyon Yontemleri Global & Local

/ ' \
Gama Kriterleri %2/2mm %2/1mm %1/1mm
GPR'ler Plan ve PTV

|

Planlar icin Doz esik Degerleri %65, %10, %20, %30, %50

Sekil 3.9: Calisma i¢in tasarlanan GIA is akisinin sematik gosterimi.
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Mann-Whitney U testi, farkli DTH'lerle kiiresel ve lokal normalizasyon yontemi
sonuclar1 arasindaki farklar1 karsilastirmak i¢in uygulanmistir. % 10 ve % 50, sirasiyla
diisiik ve yiliksek DTH'ler olarak kullanilmistir. Elde edilen bulgular, p degeri < 0,05
ise anlamli kabul edilmistir. TUm istatistiksel analizler SPSS (versiyon 22.0, SPSS Inc,

Chicago, IL) kullanilarak ger¢eklestirilmistir.
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4. BULGULAR

4.1. AAA ve AXB Kurulumu i¢in Alinan Ol¢iimler

4.1.1. PDD Olcumleri

Sekil 4.1, 6 MV FFF enerjisi icin 2x2, 3x3, 4x4, 5x5, 6x6, 8x8, 10x10, 12x12,
15x15, 20x20, 25x25, 30x30, 35x35 ve 40x40 cm? alan boyutlarinda merkezi eksen
boyunca 30 cm derinlikten ylizeye kadar yapilan taramalarla elde edilen PDD

egrilerini gostermektedir.

Sekil 4.1: 6 MV FFF enerjisi i¢in alinan PDD olg¢timleri.

4.1.2. Acik Alan Profil Ol¢iimleri

Sekil 4.2, 6 MV FFF enerjisi icin 2x2, 3x3, 4x4, 5x5, 6x6, 8x8, 10x10, 12x12,
15x15, 20x20, 25x25, 30x30, 35x35 ve 40x40 cm? alan boyutlarinda 5 farkli derinlikte

(1.3, 5, 10, 20 ve 30 cm) alinan agik alan profil 6lglimlerini gostermektedir.
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Sekil 4.2: 6 MV FFF enerjisi i¢in alinan agik alan profil dl¢timleri.
4.1.3. Diyagonal Profil Olcumleri

Sekil 4.3, 6 MV FFF enerjisi icin 40x40cm? alan boyutunda 5 farkli derinlikte (1, 3, 5,

10, 20 ve 30 cm) alinan diyagonal profil 6l¢cimlerini gostermektedir.

Sekil 4.3: 6 MV FFF enerjisi i¢in alinan diyagonal profil 6lgtimleri.
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4.1.4. Output Faktor Olgimleri

Sekil 4.4, alinan output faktor 6lctimlerinin yizey gorinimuini gostermektedir.

Sekil 4.4: 6 MV FFF enerjisi i¢in alinan output faktor 6lcimlerinin ylzey gorinimd.
4.2. SciMoCa Yazihhminin Kurulumu icin Alinan Olgiimler

SciMoCa MC’nin kurulumu ve modellemesi i¢in IBA Dosimetry firmasina
cihaza ait mekanik ve dozimetrik bilgi ve Ol¢iimler gonderilmis ve bu veriler
dogrultusunda firma 1s1mm  modellemesi yaparak algoritmanin  kurulumunu
tamamlamigtir. Cihazda alinan 6lgtimler (PDD, agik alan profil 6l¢imleri ve output
faktorleri) yazilimin kendi MC hesaplamalart ile karsilastirmis ve aralarindaki farklar
bir rapor ile belirtilmistir. Tablo 4.1, Sekil 4.5, 4.6 ve 4.7°de segilen bazi alan boyutlar1
icin Ornek karsilastirmalar gosterilmistir. Biitliin bu karsilastirma ve analizler
sonucunda alian biitiin l¢iimler uygun bulunmus ve Varian EDGE ™ cihazinin 6 MV

FFF enerjisi i¢cin SciMoCa MC kurulumu tamamlanmustir.

Tablo 4.1: Mutlak Doz Kalibrasyonu.

Olgiilen Deger (Gy) Hesaplanan Deger (Gy) Fark (%)
0,631000 0,632085 0,2
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Sekil 4.5: Olciilen ve hesaplanan output faktorlerinin karsilastirilma grafigi.
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Sekil 4.6: Farkli alan boyutlarina ait PDD karsilastirmalarina 6rnek grafikler.
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Sekil 4.7: Farkli alan boyutlarina ait acik alan profil karsilastirmalarina 6rnek
grafikler.

4.3. Beyin Hastalarinda TPS Algoritmalarinin SciMoCa MC ile

Karsilastirilmasi

Sekil 4.8 ve 4.9 6rnek bir beyin SRT hastasinda AAA, AXB ve SciMoCa MC
algoritmalar1 ile VMAT teknigi kullanilarak elde edilen doz dagilimlarini, Sekil 4.10
ise PTV’lerin doz hacim histogramlarini gostermektedir.
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Sekil 4.8: Beyin hastalarinda maviden kirmiziya dogru renklendirilen alan aksiyal
kesitte recete edilen doz (27 Gy) ile plandaki maksimum doz arasindaki bolge. A)
AAA, B) AXB ve C) SciMoCa MC.

Sekil 4.9: Beyin hastalarinda maviden kirmiziya dogru renklendirilen alan aksiyal
kesitte recete edilen dozun % 50’si (13,5 Gy) ile plandaki maksimum doz arasindaki
bolge. A) AAA, B) AXB ve C) SciMoCa MC.
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Sekil 4.10: Beyin hastalarinda PTV’nin AAA, AXB ve SciMoCa MC ile hesaplatilan
planlardaki doz hacim histogramlari.

Tablo 4.2°de AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile hesaplatilan planlarda
Drrv-%es gOsterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalar1 arasindaki fark %
0,002 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p = 0,817). AXB ile
SciMoCa MC Kkarsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark % 0,69 olarak

bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p = 0,053).

Tablo 4.2: Beyin hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile
hesaplatilan planlarda Dprv-s9s degeri.

Dp1v-%95

Hasta No AAA AXB SciMoCa MC
1 27,00 26,41 26,64
2 27,00 26,4 27,04
3 27,00 26,5 26,28
4 27,00 27,54 28,16
5 27,00 27,62 27,35
6 27,00 27,25 27,23
7 27,00 27,25 27,28
8 27,00 27,29 27,16
9 27,00 26,39 26,43
10 27,00 26,53 26,97
11 27,00 26,85 26,88
12 27,00 25,98 26,49
13 27,00 26,34 26,36
14 27,00 26,9 26,93
15 27,00 26,5 27,35

Ortalama 27,00 26,78 26,97
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Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte
Carlo’yu, Detv-%9s planlanan hedef hacmin % 95’inin aldig1 dozu ifade etmektedir.

Tablo 4.3’'te AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile hesaplatilan
planlarda CI degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari
arasindaki fark % 4,49 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir
(p=0,017). AXB ile SciMoCa MC karsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark
% 1,71 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir
(p=0,163).

Tablo 4.3: Beyin hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile
hesaplatilan planlarda CI degerleri.

Cl
Hasta No i
AAA AXB SciMoCa MC

1 0,96 0,91 0,92
2 0,99 0,91 0,94
3 0,99 0,92 0,87
4 0,97 1,00 1,05
5 0,99 1,05 1,02
6 1,03 0,98 0,98
7 0,99 0,99 1,00
8 0,98 1,05 0,99
9 0,97 0,88 0,86
10 0,94 0,86 0,9
11 0,96 0,85 0,91
12 0,96 0,76 0,83
13 0,99 0,88 0,89
14 0,96 0,84 0,89
15 0,97 0,9 0,97

Ortalama 0,98 0,92 0,93

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte

Carlo’yu, CI konformalite indeksini ifade etmektedir.

Tablo 4.4’te AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalar ile hesaplatilan
planlarda GI degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari
arasindaki fark % 2,86 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p =

0,005). AXB ile SciMoCa MC karsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark %
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1,88 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p =

0,032).

Tablo 4.4: Beyin hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile

hesaplatilan planlarda GI degerleri.

Hasta No cl -
AAA AXB SciMoCa MC

1 3,87 4,00 3,89
2 3,72 3,84 3,71
3 3,54 3,72 3,81
4 3,69 3,69 3,62
5 3,66 3,64 3,64
6 4,13 4,60 4,42
7 3,78 3,8 3,73
8 4,00 3,94 3,98
9 3,08 3,50 3,44
10 4,12 4,30 4,22
11 4,57 4,50 4,44
12 4,07 4,48 4,52
13 3,24 3,70 3,50
14 3,93 4,23 4,10
15 3,96 4,17 3,98

Ortalama 3,82 4,01 3,93

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi;; MC Monte

Carlo’yu ve Gl gradiyent indeksi ifade etmektedir.

Tablo 4.5te AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile hesaplatilan

planlarda Dmaks degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari

arasindaki fark % 0,09 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =
0,772). AXB ile SciMoCa MC Kkarsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark %

0,03 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =

0,966).
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Tablo 4.5: Beyin hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile
hesaplatilan planlarda Dmaks degeri.

" N Dmaks (Gy)

asta No AAA AXB SciMoCa MC
1 3257 3247 32.23
2 34.34 34.36 34.45
3 3152 31.38 30.77
4 32.29 33.03 32.03
5 32.55 33.49 32.96
6 3119 3151 31,60
7 33.05 33.36 33.35
8 33.67 34.42 34,39
9 3174 3117 3111
10 33.13 33.03 33.44
11 32.82 32.79 33.17
12 3164 3102 31.25
13 33.41 32.67 32.09
14 33.45 33.13 33.10
15 33.10 33.03 33.07

Ortalama 32.70 32,74 32.73

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte
Carlo’yu ve Dmaks bedendeki maksimum dozu ifade etmektedir.

Tablo 4.6’da AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile hesaplatilan planlarda
VBeyin-2316y degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari
arasindaki fark % 1,65 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =
0.405). AXB ile SciMoCa MC karsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark %
0,55 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =
0,532).

Tablo 4.6: Beyin hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile
hesaplatilan planlarda Vgeyin-23,16y degeri.

VBeyin-23.16y

Hasta No AAA AXB SciMoCa MC
1 1,846 1,742 1,748
2 1,216 1,145 1,16
3 2,918 2,728 2,535
4 2,024 2,154 2,291
5 2,585 2,801 2,681
6 0,873 0,897 0,899
7 4,171 4,26 4,276
8 2,633 2,682 2,691
9 1,758 1,581 1,594
10 1,562 1,425 1,521
11 0,8 0,746 0,759
12 1,132 0,984 1,077
13 1,888 1,709 1,673
14 1,25 1,144 1,201
15 1,167 1,11 1,213

Ortalama 1,85 1,81 1,82

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte
Carlo’yu ve Vaeyin-2316y 23.1 Gy doz alan beyin hacmini ifade etmektedir.
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4.4. Akciger Hastalarinda TPS Algoritmalarinin SciMoCa MC ile

Karsilagtirilmasi

Sekil 4.11 ve 4.12 6rnek bir akciger SBRT hastasinda AAA, AXB ve SciMoCa
MC algoritmalari ile VMAT teknigi kullanilarak elde edilen doz dagilimlarini, Sekil

4.13 ise PTV’lerin doz hacim histogramlarin1 gostermektedir.

Sekil 4.11: Akciger hastalarinda maviden kirmiziya dogru renklendirilen alan aksiyal
kesitte recete edilen doz (54 Gy) ile plandaki maksimum doz arasindaki bolge. A)
AAA, B) AXB ve C) SciMoCa MC.

Sekil 4.12: Akciger hastalarinda maviden kirmiziya dogru renklendirilen alan aksiyal
kesitte recgete edilen dozun % 50’si (27Gy) ile plandaki maksimum doz arasindaki
bolge. A) AAA, B) AXB ve C) SciMoCa MC.
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Sekil 4.13: Akciger hastalarinda PTV’nin AAA, AXB ve SciMoCa MC ile
hesaplatilan planlardaki doz hacim histogramlari.

Tablo 4.7°de AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile hesaplatilan planlarda
Drrv-sos gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalart arasindaki fark %
2,41 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p < 0,001). AXB ile
SciMoCa MC Kkarsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark % 0,21 olarak

bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p = 0,626).

Tablo 4.7: Akciger hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile
hesaplatilan planlarda Dprv.995 degeri.

Hasta No Dprv-%95
AAA AXB SciMoCa MC

1 54,00 51,15 51,33
2 54,00 52,61 53,52
3 54,00 52,62 52,73
4 54,00 52,39 52,99
5 54,00 51,8 52,92
6 54,00 53,46 52,44
7 54,00 52,83 52,56
8 54,00 53,72 52,82
9 54,00 52,49 52,75
10 54,00 52,41 51,61
11 54,00 51,57 53,35
12 54,00 53,82 52,64
13 54,00 51,63 52,39
14 54,00 53,54 53,32
15 54,00 53,26 53,58

Ortalama 54,00 52,62 52,73

45



Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte

Carlo’yu, Dptv-%es planlanan hedef hacmin % 95’inin aldig1 dozu ifade etmektedir.

Tablo 4.8°de AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalar1 ile hesaplatilan
planlarda CI degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari
arasindaki fark % 8,99 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p <
0,001). AXB ile SciMoCa MC Kkarsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark % 0
olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =

0,733).

Tablo 4.8: Akciger hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile
hesaplatilan planlarda CI degerleri.

Cl
Hasta No
AAA AXB SciMoCa MC

1 0,98 0,78 0,79
2 0,99 0,88 0,95
3 0,97 0,89 0,89
4 0,99 0,86 0,86
5 0,96 0,84 0,92
6 0,97 0,96 0,86
7 0,96 0,9 0,86
8 0,96 0,95 0,91
9 1,00 0,93 0,94
10 0,96 0,87 0,79
11 0,97 0,79 0,90
12 0,95 0,95 0,88
13 0,97 0,86 0,91
14 0,96 0,94 0,92
15 0,98 0,94 0,94

Ortalama 0,97 0,89 0,89

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte

Carlo’yu ve CI konformalite indeksini ifade etmektedir.

Tablo 4.9°da AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile hesaplatilan
planlarda GI degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari
arasindaki fark % 6,47 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p =

0,001). AXB ile SciMoCa MC Kkarsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark %
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0,22 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =

0,821).

Tablo 4.9: Akciger hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile
hesaplatilan planlarda GI degerleri.

Hasta No ¢l :
AAA AXB SciMoCa MC

1 4,41 5,26 5,45
2 4,84 4,89 49
3 4,19 4,47 4,48
4 4,73 5,09 5,25
5 4,21 4,31 4,58
6 4,09 4,54 4,18
7 3,88 4,19 4,13
8 3,60 3,66 3,58
9 4,23 4,57 4,58
10 3,73 4,43 4,17
11 4,74 4,83 4,90
12 4,14 4,42 4,31
13 4,07 4,29 4,46
14 3,98 3,95 4,03
15 4,03 4,09 4,14

Ortalama 4,19 4,47 4,48

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte

Carlo’yu ve Gl gradiyent indeksi ifade etmektedir.

Tablo 4.10°da AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile hesaplatilan

planlarda Dmaks degerleri gosterilmektedir AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari

arasindaki fark % 0,53 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamsizdir (p =

0,193). AXB ile SciMoCa MC karsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark %

0,81 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p =

0,004).
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Tablo 4.10: Akciger hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile
hesaplatilan planlarda Dmaks degeri.

Hasta No AAA A?(méks SciMoCa MC
1 66,5 67,54 67,25
2 67,91 68,84 69,31
3 66,84 67,03 66,49
4 65,23 64,92 64,96
5 67,85 67,49 67,14
6 64,56 65,49 64,27
7 66,41 66,02 64,59
8 68,58 67,3 66,05
9 67,64 68,16 68,18
10 66,83 66,85 65,8
11 64,44 64,13 63,86
12 65,95 67,86 66,67
13 70,52 70,1 70,35
14 64,45 64,66 63,61
15 68,91 69,05 68,77

Ortalama 66,84 67,03 66,49

Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte
Carlo’yu ve Dmaks bedendeki maksimum dozu ifade eder.

Tablo 4.11’de AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalart ile hesaplatilan
planlarda V akc-206y degerleri gosterilmektedir. AAA ile SciMoCa MC’nin ortalamalari
arasindaki fark % 2,65 iken algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p =
0,001). AXB ile SciMoCa MC karsilastirildiginda ise ortalamalar arasindaki fark %
2,21 olarak bulunmustur ve algoritmalar arasindaki istatistiksel fark anlamlidir (p =
0.002).

Tablo 4.11: Akciger hastalarinin AAA, AXB ve SciMoCa MC algoritmalari ile
hesaplatilan planlarda V akc-206y degeri.

V ake-206y (%0
Hasta No AAA Axé( ) SciMoCa MC
1 1,89 1,88 1,85
0,78 0,76 0,76
3 2,32 2,31 2,26
4 0,88 0,87 0,84
5 1,38 1,37 1,37
6 2,13 2,14 2,04
7 2,63 2,63 2,57
8 7,42 7,39 7,23
9 1,36 1,37 1,37
10 3,48 3,47 3,39
11 1,72 1,65 1,64
12 1,81 1,86 1,81
13 2,94 2,91 2,9
14 2,3 2,28 2,21
15 1,76 1,73 1,71
Ortalama 2,32 2,31 2,26
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Burada AXB Acuros XB’yi, AAA analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte

Carlo’yu veVAkc-zoc;y 20 Gy doz alan akciger hacmini ifade etmektedir.
4.5. Gama Indeks Analiz Sonuclar

4.5.1. Global Normalizasyon Yonteminin Degerlendirmeleri

Global normalizasyon igin farkli DTH'lerle hesaplanan ortalama GPRppan Ve
GPRptv Tablo 4.12'de sunulmustur.

Tablo 4.12: Global normalizasyon ile elde edilen GPRprv Ve GPRpian Sonuglart.

Gama Global Normalizasyon ile Elde Edilen Ortalama GPR’ler
Planlar Kriterleri Farkli DTH’ler ile Plan Sonuglari PTV
%5 %10 %20 %30 %50

% 1/ mm | 98,79+0,88 | 98,53+1,54 | 98,20+2,32 | 98,03+2,79 | 95,79+598 | 89,39+15,37
Bse'%/_llp % 2/l mm | 99,67+0,29 | 99,68+0,43 | 99,51+0,94 | 99,14+1,17 | 98,18+3,74 | 95,5549,33
AAA % 2/2 mm | 99,860,16 | 99,89+0,19 | 99,81+0,47 | 99,61+0,88 | 99,17+1,78 | 98,11+4,15
&% % 1/1 mm | 96,93+3,40 | 95,61+532 | 91,47+9,92 | 88,79+10,11 | 80,92+12,79 | 65,05+24,33
A;kggg_le_r % 2/1 mm | 99,05+1,11 | 98,77+1,70 | 96,86+4,67 | 93,97+7,44 | 87,91+11,48 | 76,15+23,41
% 2/2 mm | 99,57+0,56 | 99,55+0,82 | 98,90+2,12 | 98,07+3,38 | 95,11+7,97 | 91,17+12,96
% 1/1 mm | 98,57+1,09 | 98,64+1,19 | 98,77+1,64 | 98,85+1,96 | 97,70+4,54 | 94,41+12,02
BSEI%I.IP % 2/1 mm | 99,73+0,26 | 99,77+0,36 | 99,75+0,51 | 99,51+1,17 | 98,88+2,88 | 97,26+7,18
AXB % 2/2 mm | 99,85+0,19 | 99,94+0,13 | 99,92+0,21 | 99,81+051 | 99,53+1,26 | 98,93+2,85
&% % 1/ mm | 97,90+0,92 | 98,26+1,52 | 97,24+3,77 | 9543+6,12 | 90,94+10,13 | 77,99+24,40
Askgli?g_?r % 2/ mm | 99,18+055 | 99,36+0,88 | 98,90+1,75 | 97,91+2,97 | 94,84+6,90 | 87,42+16,95
% 2/2mm | 99,59+0,32 | 99,71+0,43 | 99,61+0,68 | 99,30+1,03 | 98,19+2,59 | 95,64+6,21

Burada GPR gama ge¢is oranini, DTH doz esik degerini, AXB Acuros XB’yi, AAA
analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte Carlo’yu, SRT stereotaktik radyoterapiyi,
SBRT stereotaktik beden radyoterapisini ve PTV planlanan hedef hacmini ifade
etmektedir.

En diisiik GPRpian degerleri, tim gama kriterleri i¢in % 50 DTH ile yapilan
analizlerde elde edilmistir. DTH'ler % 50'den % 5 veya % 10'a disiiriildiigiinde,
GPRpian degerlerinde artis oldugu goriilmektedir. Maksimum artis, % 1/1 mm gamma
kriteriyle analiz edilen akciger AAA SBRT planlarinda % 19,8 olarak
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gOzlemlenmistir. % 5 ve % 10'luk DTH'ler ile hesaplanan GPRpian’ler benzerdi (p =
0,908) ve aralarindaki maksimum fark % 1,4 olarak hesaplandi (%1/1 mm ile analiz
edilen akciger AAA SBRT planlari).

Tim algoritmalar ve planlar i¢in GPRprv % 89'dan yiiksek oldugunda, DTH'den
bagimsiz olarak GPRpian % 95'ten yiiksektir. Bununla birlikte, GPRptv % 89'un altinda
oldugunda, GPRpian Sadece % 50 DTH ile % 95'in altinda oldugu bulunmustur.

Beyin SRT planlarinda GPRprv < %75 oldugunda, % 50 ve % 30 DTH’ler ile
hesaplatilan GPRpian’ler %95'in altindadir. GPRprv degeri % 56,65 gibi ¢ok diisiik olan
durumlarda bile, %5, %10 ve %20 DTH'ler ile GPRpian degeri % 95'in Uzerindedir.
Akciger SBRT planlarinda, eger GPRprv < 70% ise, GPRpian’ler % 50 ve % 30
DTH’ler ile %95’ten daha kicuktir. 90 degerlendirmenin 4’0 disinda, GPRp1v < 50%
oldugunda, GPRpian % 5 ve % 10 DTH’ler ile % 95’ten daha biiyiik bir degere sahiptir
(Sekil 4.14A).

4.5.2. Lokal Normalizasyon Yonteminin Degerlendirmeleri

Lokal normalizasyon igin farkli DTH'lerle hesaplanan ortalama GPRpian Ve
GPRprv Tablo 4.13’te sunulmustur.

Tablo 4.13: Lokal normalizasyon ile elde edilen GPRptv Ve GPRpian Sonuglari.

G Lokal Normalizasyon ile Elde Edilen Ortalama GPR’ler
Planlar Kri?errliri Farkli DTH’ler ile Plan Sonuglar1 PTV
%5 %10 %20 %30 %50

% /1 mm | 90,91+3,58 | 93,87+4,09 | 97,45+2,44 | 97,91+2,84 | 95,71+6,02 | 89,23+15,45
Zeg.irn % 2/1 mm | 92,35+3,39 95,03+3,7 98,25+1,81 | 98,94+1,93 | 98,00+4,04 | 95,10+10,19
AAA % 2/2mm | 97,71x1,67 | 98,36+2,15 | 99,59+0,53 | 99,64+0,94 | 99,11+1,91 | 97,92+4,49
l\\ﬁ: % 1/1 mm | 76,29+10,71 | 77,13+11,64 | 82,14+12,42 | 85,55+11,48 | 81,75+13,05 | 64,32+24,32
Aské:'iqg_?r % 2/1 mm | 79,93+10,29 | 81,17+11,09 | 85,68+11,88 | 88,55+10,78 | 86,11+12,53 | 74,25+24,25
% 2/2mm | 93124551 | 93,75+551 | 95,63%+6,23 | 96,92+520 | 94,84+8,30 | 90,60+13,63
% /1 mm | 87,91+3,37 | 92,61+3,52 | 97,23+2,92 | 98,73%2,12 | 97,65+4,61 | 94,31+12,14
B‘Seél_irn % 2/1 mm | 89,41+3,08 | 93,91+3,16 | 97,85+2,37 | 99,27+1,48 | 98,79+3,06 | 97,05+7,67
AXB % 2/2mm | 96,53+1,49 | 98,59+1,27 | 99,61+0,60 | 99,79+0,53 | 99,50+1,33 | 98,83+3,10
&% % 1/1 mm | 85,05+4,11 | 87,99+4,58 | 92,2346,82 | 93,87+7,57 | 90,62+10,36 | 77,36+24,75
ékg;g.?r % 2/1 mm | 88,20£3,29 | 91,37+3,60 | 94,974544 | 94,94+6,11 | 94,09+7,83 | 85,78+18,80
% 2/2 mm | 95,44+2,08 | 97,59+1,27 | 98,81+1,65 | 98,82+2,08 | 97,98+2,88 | 95,12+6,94
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Burada GPR gama geg¢is oranini, DTH doz esik degerini, AXB Acuros XB’yi, AAA
analitik anizotropik algoritmayi, MC Monte Carlo’yu, SRT stereotaktik radyoterapiyi,
SBRT stereotaktik beden radyoterapisini ve PTV planlanan hedef hacmini ifade
etmektedir.

Yerel normalizasyon icin en yuksek GPRpan degeri % 30 DTH ile elde
edilmistir. DTH'ler % 30'dan % 50'ye artirildiginda veya % 30'dan % 5'e
azaltildiginda, GPRpian degeri azalmistir. Maksimum azalma, % 1/1 mm gamma kriteri
ile analiz edilen beyin AXB SRT planlarinda % 11 olarak g6zlemlenmistir.

Global normalizasyonda % 95'in altinda GPRprv'ye sahip olan hastalarin timd,
yerel normalizasyonda da % 95'in altinda GPRprv'ye sahiptir (180 degerlendirmenin
1'i hari¢). Ayrica, kiiresel normalizasyonda en diisiik GPRptv'ye sahip olan hastalar,
yerel normalizasyonda da en diisiik GPRprv'ye sahiptir.

Algoritmalar ve planlardan bagimsiz olarak, GPRetv degeri % 89'un
uzerindeyse, % 30 ve % 50 DTH'leriyle GPRpian degeri %95'in tizerindedir. Bununla
birlikte, GPRp1v < % 89 ise, GPRpian degeri yalnizca %50 DTH ile %95'in altindadir.
GPRp1v > % 95 olan hastalar incelendiginde, %2/2 mm gamma kriterinde GPRpjan, 45
degerlendirmenin 5'inde hari¢ olmak iizere tiim DTH'lerde % 95'in izerindedir. %2/1
mm ve %1/1 mm gamma Kriterlerinde, GPRptv degeri % 95'in izerinde olsa bile, % 5
veya % 10 DTH kullanildiginda 62 degerlendirmenin 56'sinda GPRpian % 95'in altinda
kalmaktadir (Sekil 4.14B). Eger GPRprv degeri % 70'in altinda ise, tim DTH
degerlerinde GPRpian % 95'in altinda oldugu bulunmustur.

Sekil 4.14: Bir akciger SBRT planinin doz hacim histogramu ile birlikte % 10 doz
esik degeri ve %1/1 mm gamma kriteri kullanilarak degerlendirilmesi. Global
normalizasyonda AAA ile hesaplanan plan (A) ve lokal normalizasyonda AXB ile
hesaplanan plan (B). Cyan renk: PTV; kesikli ¢izgi: MC; surekli cizgi: TPS.
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4.5.3. Global ve Lokal Normalizasyon Yontemlerinin

Karsilastirilmasi

Sekil 4.15 ve 4.16, tiim hastalar i¢in diisiik ve yiiksek DTH ile global ve lokal

normalizasyon arasindaki istatistiksel ve ylizde farklart gostermektedir. % 10

DTH'siyle yapilan analizde, global ve lokal normalizasyon arasinda anlamli farklar

bulunmustur (timu igin p < 0,05). Maksimum yiizde farki % 24,23’tir (Sekil 4.15C).

Ote yandan, % 50 DTH'siyle yapilan analizde, tiim hastalar icin global ve lokal

normalizasyon arasinda GPR agisindan anlamli farklar bulunmamustir (tdm icin p >

0,05). Aralarindaki yiizde fark en fazla % 2,05tir (Sekil 4.16C).
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Sekil 4.15: Diisiik (% 10) DTH'de global ve lokal normalizasyon yontemleri
arasindaki GPR farklari. (A), (B), (C) ve (D) sirasiyla beyin SRT-AAA, beyin SRT-
AXB, akciger SBRT-AAA ve akciger SBRT-AXB planlari.
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Sekil 4.16: Yuksek (% 50) DTH'de global ve lokal normalizasyon yontemleri
arasindaki GPR farklari. (A), (B), (C) ve (D) sirasiyla beyin SRT-AAA, beyin SRT-

AXB, akciger SBRT-AAA ve akciger SBRT-AXB planlari.
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5. TARTISMA

Hastalarin tek veya az sayida fraksiyon ile yiksek dozlarla isinlandigi
stereotaktik radyoterapi uygulamalarinda, dozun ve planlamanin dogrulugundan emin
olmak tedavi basaris1 icin oldukga 6nemlidir. Bu sebeple tedavi 6ncesinde hastaya 0zel
yapilan testler, TPS’lerde hesaplanan dozlar ile hastaya verilen dozlar arasindaki
tutarsizliklar1 belirleyen standartlasmis bir siire¢ haline gelmistir [40]-[50].

Hastaya 6zel QA, 6l¢iim tabanli sistemler ve yazilim hesaplamasi ile IDK olmak
lizere iki kategoriye ayrilabili. AAPM Gorev Grubu 219 [75], IDK’y1 her
IMRT/VMAT plan1 i¢in, dlgiim tabanli QA’lerden bagimsiz olarak yapilmasi
gerektigini belirtmis ve bu sayede doz daha hastaya uygulanmadan olas1 hesaplama
hatalarmin éniine gegmek amagclanmistir. Bu tez ¢alismasinda bir IDK yazilimi olan
SciMoCa ile beyin SRT ve akciger SBRT hastalarinda AAA ve AXB ile hesaplanan
doz dagilimlarinin MC ile dogrulamasi yapilmistir.

SciMoCa’da iki farkli doz dagilimin birbirleri ile karsilastirmak i¢in hem doz
hacim histogramlar1 hem de GIA kullanilabilmektedir. Bu ¢alismada belirlenen doz
hacim histogram parametreleri ve GIA kullanilarak karsilastirmalar yapilmistir. Bu
sayede bir¢ok klinikte iki farkli doz dagilimimi karsilastirmak i¢in kullanilan tek
yontem olan GIA’nin 6zellikle SRT ve SBRT’deki yeterliligi ve eksiklikleri de
sorgulanmustir.

Akciger gibi gorece diisiik yogunluklu ve yogunluk gecislerinin fazla oldugu
bolgelerde doz dagilimin1 modellemek algoritmalar i¢in daha zorlayici olabilmektedir.
Dolayist ile ¢alismaya, heterojeniteden kaynakli belirsizlikleri baglangigta yasamadan
sadece algoritmalarin kiigiik tedavi alanlarindaki yeterliligi analiz etmek amaciyla
akciger SBRT hastalarina goérece daha homojen doku yogunluguna sahip beyin SRT
hastalar ile baglanmustir.

Sekil 4.8, 4.9 ve 4.10 detayl incelendiginde AAA ve AXB algoritmalarinin
beyin SRT hastalarinda SciMoCa MC ile yakin sonuglar verdigi goriilmektedir. AAA,
AXB ve SciMoCa MC ile hesaplanan ortalama CI’lar sirasiyla 0,98; 0,92 ve 0,93’tur.
AXB ve SciMoCa MC ile benzer sonuglar elde edilirken, aralarinda istatistiksel bir
farklilik da bulunmamustir (p = 0,163). AAA ile daha yiiksek CI’lar hesaplanmistir ve
SciMoCa MC ile karsilastirildiginda anlamli farklar bulunmustur. Bu, beyin SRT
planlarinda AAA kullanildiginda hedefte ¢ok iyi denilebilecek bir doz kapsamasi elde
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ettigimizi diislindiiglimiiz planlarda, MC’nin altin standart oldugu goz Oniinde
bulunduruldugunda aslinda gergekte doz sarimimnin daha az olabilecegi anlamina
gelmektedir. GI parametresinde ise elde edilen ortalamalar AAA planlarinda 3,82;
AXB planlarinda 4,01 ve SciMoCa MC’de 3,93’tir. Hem AAA hem de AXB’nin
SciMoCa MC ile karsilastirilmasinda istatistiksel olarak anlamli sonuglar elde
edilmistir (sirastyla p = 0,032 ve p = 0,005). % 50°lik doz bdlgesinin hacmi SciMoCa
MC’ye gorece AAA ile daha az, AXB ile ise daha fazladir. Fakat bu farkin maksimum
% 2,86 oldugu diisiiniildiiglinde klinik olarak ¢ok anlamli olmadig1 sdylenebilir. Diger
karsilastirma parametrelerinde (Dprv-0695, Dmaks V€ VBeyin-2316y) algoritmalar arasinda
fark bulunamamaistir. Bu sonuglar 1s18inda kiigiik radyasyon alanlarin kullanildig: ve
gorece daha homojen doku yogunluguna sahip beyin SRT hastalarinda TPS
algoritmalarinin SciMoCa MC ile yakin sonuglar verdigi ve her ikisinin de
kullanilabilecegi sonucu c¢ikarilabilir. Bununla birlikte AAA ile oldugundan daha
yuksek bir Cl ve daha diisiik bir GI elde edildigi goz 6niinde bulunduruldugunda, bu
hasta grubunda AAA’nin kullaniminda dozu artirmak bir segenek olabilir.

Stathakis ve ark. [76] 1x1 cm?’den 5x5 cm?’ye kadar olan kiiciik sabit alanlarin
homojen ortamlarda AAA ve AXB’nin dogrulugunu aragtirmistir. Homojen bir
fantomda AAA ve AXB'nin MC simiilasyonlari ile iyi bir uyum gdsterdigi sonucuna
varmistirlar. Behinaein ve ark. [77] kicuk alanlarda homojen su fantomunda PDD,
acik alan profil ve output faktorleri 6lctimlerini almis ve 4 farkli foton enerjisi igin (6
MV FFF, 10 MV ve 10 MV FFF) AXB ve AAA'nin dogrulugunu W1 Exradin
Olcimlerine ve MC teknigine karsi arastirmislardir. AXB’nin, AAA’ya gore hem W1
Olctimleriyle hem de MC teknigiyle daha uyumlu oldugunu raporlamiglardir. Ayrica
Behinaein ve ark. [77] bir beyin hastasin1 simiile eden kafa fantomuna yaptiklari
VMAT planlari ile de AXB ve AAA’y1 MC ile karsilastirmis ve 1x1 cm?’ye kadar olan
tiimdr boyutlarinda AXB ve AAA’nin benzer sonuglar verdigini bildirmislerdir. Bu
calismalarin sonuglar1 bizim tez ¢aligmamizin sonuglarini desteklemektedir. Bizim
calismamiz, gergek hasta datalarmin kullanilmasi ve karsilastirma parametrelerinin
planlamanin kalitesini 6lger nitelikte olmas1 bakimindan daha kapsamlidir.

Akciger SBRT sonuglart incelendiginde hedef hacmin kapsadigi doz agisindan
AAA ile SciMoCa MC arasinda uyumsuzluk oldugu saptanmistir. Bu uyumsuzluk
Sekil 4.11°de o6rnek bir akciger SBRT hastasinda ve bu hastanin Sekil 4.13’te
gosterilen hedef hacme ait doz hacim histograminda da goriilebilmektedir. Ayrica

hedef hacim doz kapsamasi ile ilgili olan Dprv-%gs ve Cl parametrelerinde de AAA ve
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SciMoCa MC arasinda istatistiksel farklar bulunmustur (sirastyla p < 0,001 ve p <
0,001). CI parametresinde ortalamalar arasindaki bu fark % 8,99°dur. Dprv-s9s
parametresi, AAA planlarinda ortalama 54 Gy iken SciMoCa MC planlarinda bu deger
52,73 Gy olarak hesaplanmistir. Biitiin bu sonuglar 1518iInda AAA’nin kullanildig
akciger SBRT hastalarinda hedef hacmin recete edilen doz ile kapsandigi planlar
yapilsa da MC ile hesaplandiginda aslinda hedefin yeterinde doz alamayabilecegi
sOylenebilir. Bu parametrelerde AAA’nin aksine AXB ve SciMoCa MC arasindaki
uyum ise yiiksektir. Sekil 4.11 ve Sekil 4.13 incelendiginde AXB ve SciMoCa MC
arasindaki bu uyum goriilebilecegi gibi, Dprveos Ve Cl parametrelerinde de
istatistiksel olarak anlamli farklar bulunamamistir (sirastyla p = 0,626 ve p = 0,733).
Gl parametresinde AAA ile SciMoCa MC arasindaki fark anlamli (p = 0,001) iken
AXB ile SciMoCa MC arasindaki fark anlamsizdir (p = 0,821). Sekil 4.12’de 6rnek
hastada da gorebilecegi gibi AAA’da % 50’lik izodoz hacmi SciMoCa MC’ye gore
daha kuguktur. AAA, AXM ve SciMoCa MC algoritmalariyla hesaplanan ortalama
V ake-206y’ ler sirasiyla % 2,32; % 2,31 ve % 2,26°dir. Algoritmalar arasindaki farklar
istatistiksel olarak anlamli bulunsa da bu degerler akcigerin tolerans limiti olan %
10’dan ¢ok daha az olmasindan dolayr klinik olarak anlamli degildir. Bu tez
caligmasindaki bulgular g6z Oniline alindiginda akciger SBRT hastalarinda AXB
algoritmasinin kullanilmas1 gerektigi, AAA’nin kullanilmasi durumunda hedefe
yeterli tedavi dozunun verilemeyebilecegi soylenebilir.

Tsuruta ve ark. [78] AAA, AXB ve MC’nin hetorojen fantomlarda ve 26 akciger
SBRT planinda dozimetrik performanslarint  karsilagtirmiglardir.  Fantom
degerlendirmelerinde, AXB ve MC’nin 6l¢iimlere AAA’ya gore daha yakin sonuglar
verdigini, akciger SBRT planlarinda da AXB’nin AAA’ya gorece MC ile daha uyumlu
oldugunu raporlamiglardir. Sarin ve ark. [80] MC simiilasyonlar1 kullanarak akciger
SBRT planlarinda AAA ve AXB’nin performansinin aragtirmiglardir. Caligmanin
sonucunda bizim calismamiza benzer olarak AXB’nin fantom ve Kklinik plan
degerlendirmelerinde MC ile AAA'dan daha iyi uyum sagladigi bildirmislerdir. Hedin
ve ark [80] ise yaptiklar1 ¢alismada bu tez ¢alismasina benzer sekilde hedef doz
kapsamasmnin AAA ile oldugundan fazla hesaplandigini belirtmislerdir. Tez
calismamizdaki sonuglar literatiirle uyumlu bulunmustur.

GIA iki farkli doz dagilimimi karsilastirmak igin bircok klinigin rutinde
kullandigr 6nemli yontemlerin basinda gelmektedir. GIA'da kullanilan parametreler

icin bir standart olmamakla birlikte (normalizasyon yontemleri, DTH'ler, gama
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kriterleri vb.), her klinik kendi protokoliinii olusturmaktadir. Bu ¢alismanin ikinci
kisminda beyin SRT ve akciger SBRT planlarinda algoritmalar arasindaki farklar
(AAA vs. MC ve AXB vs. MC) 3D-GIA kullanilarak incelenmistir.

Global ve lokal normalizasyonda farkli DTH'lerin GPRpian’lere olan etkisi Tablo
4.12 ve 4.13’te sunulmustur. Bu sonuglar, global normalizasyonda DTH'lerin % 50'den
% 10-5'e diisiiriilmesinin GPRpian'da artisa sebep oldugunu gostermistir.  Bunun
nedeni, Hussein ve ark.’in [23] belirttigi gibi, global normalizasyon ile yapilan
GIA’nin diisiik doz bolgesindeki hatalar1 maskelemesidir. Dolayisi ile degerlendirme
alanin1 bu bolgelere dogru genisletmek, GIA’da abartili gecis noktalarina yol
acmaktadir. Diger yandan, lokal normalizasyon, global normalizasyonun aksine diisiik
doz bolgesindeki hatalar1 vurgulamaktadir [23]. Stasi ve ark. [81] % 10’luk bir
DTH’de lokal normalizasyonun global normalizasyondan daha hassas oldugunu
bulmustur. Bu ayni zamanda, bu calismada %10 DTH’de global ve lokal
normalizasyon arasinda neden istatistiksel olarak anlamli (p < 0,05) farklarin
bulundugunu da aciklamaktadir (Sekil 4.15). Sonug¢larimiz ayrica diisilk doz
bolgelerindeki noktalarin basarisiz oldugunu ve bu nedenle DTH nin % 30’dan % 5’e
diisiiriilmesinin  lokal normalizasyonda GPRpian’de diislise sebebiyet verdigi
gosterilmistir. GPRpian’lerdeki bu diisiis 6zellikle %1/1 mm gama kriterinde oldukca
carpicidir. % 0.5’lik bir belirsizlikle hesaplatilan MC’deki giiriiltii de % 30’un
altindaki DTH’lerle zayif gecis oranlarina sebep olmus olabilir. Global ve lokal
normalizasyon ile elde ettigimiz bulgular, Song ve ark’in [82] sonuglarina benzerdir.
Bizim ¢alismamizdaki iki ana farklilik hastalarin SRT/SBRT ile tedavi edilmis olmasi
ve DTH’lerin daha genis bir aralig1 (% 5 - % 50) kapsamasidir. Bulgularimiz global
normalizasyonda % 5 ve % 10 DTH’ler ile hesaplatilan GPRpjan’lerin benzer oldugunu
da (maksimum fark % 1,4 ve p = 0,908) gostermektedir. Bu sonu¢ Yu ve ark.’in [83]
calismasiyla uyumludur.

Hedefi kritik organlara yakin olan SRT/SBRT hastalarinda organa 6zgii
GPR'lerin incelenmesi gerekli olabilmektedir. Buna karsilik, bu ¢alismaya dahil edilen
hasta grubunda bunun gibi bir durum s6z konusu degildir. SRT/SBRT tedavilerinin
dogas1 geregi hedeften hemen sonrasi doz keskin bir sekilde diismesi sebebi ile kritik
organlar tolerans sinirlarinin ¢ok altinda dozlara maruz kalmaktadir. Dolayisi ile bu
hasta grubunda odaklanilmasi gereken yap1 hedeftir (PTV). Tedavinin basarisi i¢in en
kritik faktorlerden biri, PTV'nin recete edilen doz ile yiiksek oranda kapsamasinin

saglanmasidir. Tedavi Oncesi QA icin, PTV'ye 6zgii GPR saglayabilen sistemlerin
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kullanilmasi, PTV dozunu dogrulamak i¢in yararli olabilir. Fakat, EBT flm tabanli QA
sistemleri gibi kliniklerde kullanilan bazi QA sistemleri 2D dir ve yalnizca plana 6zel
GPR'ler saglamaktadir. Literatiirde, 2D sistemlerle SRT/SBRT'nin hastaya 0zel
QA'sinda % 10'luk bir DTH'nin kullanildig1 ¢alismalar vardir [84], [85] ve AAPM TG
218 [14], IMRT QA’lar i¢in % 10'luk bir DTH Onermekle birlikte, SRT/SBRT igin
belirli bir DTH'den bahsetmemektedir. Bizim ¢alismamiz, % 10 DTH'nin bu hasta
grubunda sorunlara neden olabilecegini gostermektedir. Sonuglarimiza gore, bu
hastalar icin % 5-10 DTH kullanilmasi, global normalizasyonla yiksek doz
bolgelerindeki hatalart maskeleyebilir (Sekil 4.14A) ve lokal normalizasyonla ise
yuksek doz bolgelerinde iyi bir uyumu kagirmamiza neden olabilir (Sekil 4.14B). Bu
calismada da gosterildigi gibi AAA gibi akciger SBRT'sinde basarisiz olabilecek
algoritmalar kullanildiginda bile global normalizasyonda % 5—10luk DTH ile ¢ok
yuksek GPRpian elde edilebilmektedir (Tablo 4.12 ve 4.13).

Tablo 4.12 ve 4.13’te acik bir sekilde goriilebilecegi gibi her iki normalizasyon
yonteminde de GPRprv ye en yakin sonuglar % 50 DTH ile hesaplatilan GPRpian’lerde
elde edilmistir. GPRptv % 89'dan diisiik oldugunda, GPRpian yalnizca % 50'lik bir DTH
ile % 95'ten diisiik bulunmustur. Bu, elbetteki % 50’lik izodoz hattinin PTV’ye daha
yakin olmasindan dolay1 beklenen bir sonugtur. Sekil 4.16'da goriildigii gibi, yiiksek
doz bolgesinde global ve yerel normalizasyon yontemleri arasinda anlamli bir fark
yoktu. Bu sonug, DTH olarak % 50 segildiginde, normalizasyon yoOnteminin
seciminden kaynaklanan belirsizlikten bagimsiz olarak bir degerlendirme
yapilabilecegi anlamina gelebilir. OAR'ler klinik olarak Onemsiz dozlara maruz
kaldiginda, % 50'lik bir DTH kullanmak ve ylksek doz bélgesine odaklanmak,
Ozellikle 3D olmayan QA sistemlerinde tedavi basarisi igin Onemli bilgiler
saglayabilir.

Kritik organlar bu c¢alismaya dahil edilmemistir, ancak kritik bir organ diisiik
doz bolgesinde tolerans sinirlarina yakin bir doza maruz kalmigsa, GIA’y1 lokal
normalizasyonda % 10'luk bir DTH kullanarak yapmak daha dogru hata tespitine
olanak saglayabilir. Bu, GIA’daki basarisiz sonuglarin 3D sistemler kullanilmadiginda
(GPRp1v'nin  yoklugunda) yiiksek veya diisik doz bolgesinden kaynaklanip
kaynaklanmadigini belirlemeyi zorlastirabilir. Bu gibi durumlarda, GIA'y1 yiiksek ve
disik DTH'lerle ayr1 ayr1 gergeklestirmek bir segenek olabilir. Gelecekteki
caligmalarda DTH ve normalizasyon yontemlerinin kritik organlar tizerindeki etkileri

de incelenebilir.
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Son olarak Jin ve ark. [86], GPR’ler ile klinik dozimetrik farklar arasinda bir
korelasyon olup olmadigmi arastirmis ve GIA’nin doz hacim histogram tabanl
parametrelerle korele olmadigini bildirmislerdir. Bu tez calismast SRT/SBRT
hastalarinda bu korelasyonu arastiran ilk ¢alismadir ve sonuglar tek basina GIA’ nin

klinik hatalar1 tespit etmede yetersiz olabilecegini gostermektedir.
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6. SONUC

TPS algoritmalarinin bagimsiz bir IDK yazilimi olan SciMoCa yazilimi

aracigityla MC teknigini iki farkli yaklasim ile karsilastiran tez g¢alismamizin

sonucunda asagidaki Onerileri kullanicilarin mutlaka dikkate almasi gerektigini

diisiinmekteyiz. Bu Oneriler ve gelecek c¢alismalar i¢in diisiincelerimiz sdyle

siralanabilir;

Beyin SRT planlarinda hem AAA hem de AXB, Scimoca MC ile oldukga yakin
sonuclar vermektedir. Her iki algoritmada bu tedavilerde kullanilabilir. AAA’in
kullanilmast durumunda hedef hacmin doz kapsamasi goriindiigliinden daha az

olabilecegi akilda tutulmalidir.

. Akciger SBRT planlarin AAA ve SciMoCa MC arasinda tedavi kalitesini

etkileyebilecek onemli farkliliklar saptanmistir. Bu hasta grubunda AAA’in
kullanilmamasi gerektigini diisiiniiyoruz. AXB’nin yoklugunda kullanim1 zorunlu
ise regete edilen dozu artirmak bir secenek olabilir. Fakat bunu yapmanin OAR’lar
tizerinde de etkisi olabilecegi unutulmamalidir.

Bu tez ¢alismasinda bir¢ok klinikte QA’lerde kullanilan 2D GIA’nin sonuglarina
gozii kapali giivenilmemesi gerektigini gosterdik. GIA’da kullanilan ve sonucu
etkileyen parametrelerin (DTH ve normalizasyon yontemi) standardize edilmemesi
ve belki de her hasta igin 6zel diisiiniilmesi gerektigini diislinliyoruz. Bizim
calismamiza dahil edilen hasta grubunda % 50 DTH’1 kullanmak mantikli olabilir.
Bu DTH ile her iki normalizasyon yontemiyle de benzer sonuclar elde ettik.
Dolayzisi ile bu DTH ile normalizasyon yonteminden gelen belirsizlik olmadan %
50 ve tstiindeki dozlarin oldugu bolgede daha dogru analizler yapilabilecegini
diisiiniiyoruz. Bu, 0zellikle 3D QA yazilimlart olmayan klinikler i¢in 6nemli bir
sonug olabilir.

Mevcut ¢alismanin sonuglarina gore, DTH % 50°den % 5’e diistiriildiigiinde
GPRpian sonuglar1 global normalizasyon ile artarken, lokal normalizasyon ile
azalmaktadir. SRT/SBRT hastalarinda % 5 ve % 10'luk DTH'lerin dikkatli
kullanilmas1 gerektigini diisiiniiyoruz. Bu DTH’ler global normalizasyon ile diisiik
doz bolgelerindeki hatalart maskeleyebilir ve lokal normalizasyon ile yiiksek doz

bolgelerinde kabul edilebilir bir uyumu kagirmamiza neden olabilir.
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v. Ogzellikle AXB’nin olmadig: kliniklerde MC teknigine sahip SciMoCa benzeri

Vi.

Vii.

yazilimlarin olmasi klinik fizik¢iler i¢in onemli bir avantaj olabilir. Tedavi
oncesinde yapilan IDK sayesinde AAA ile hedefte yeterince doz kapsaminin
olmadig: tespit edilirse giivenli doz artirimi yapilabilir. Ciinkii IDK sayesinde bu
doz artinrmimin OAR iizerindeki etkisi de rahatlikla tespit edilebilir.

Bu tez ¢alismasinda OAR’lar tolerans limitlerinin ¢ok altinda dozlara maruz
kaldig1 i¢in GIA’ya dahil edilmemistir. Ancak, diisiik doz bolgesinde tolerans
siirlarina yakin bir doza maruz kalan bir OAR bulunuyorsa, global normalizasyon
diisiik doz bolgesindeki olasi hatalar1 tespit edemeyeceginden GIA’y1 lokal
normalizasyonda % 10'luk bir DTH kullanarak yapmanin daha dogru oldugunu
diisiiniiyoruz. Bir sonraki calismada hedefe yakin ya da diisiik doz bdlgesinde
tolerans smirlarina yakin bir doza maruz kalan bir OAR olmasi durumlarinda nasil
GIA yapilmasi gerektigi arastirilabilir.

Radyasyon onkolojisinde hasta tabanli QA’de kullanilan yontemlerden biri de
radyasyon tedavisi sirasinda verilen dozun Olgiilme islemi olan in- Vivo
dozimetridir (IVD). IVD i¢in birgok yontem vardir. Verilen tedavinin giinliik
kaydini igeren ve otomatik olarak iiretilen bir dosya tiirii olan giinliik dosyalarin
analizi de bu yontemlerden biridir. Tez ¢alismasinin tamamlanmasinin ardindan
SciMoCa yazilimi giincellenmis ve klinigimizde hasta tedavilerinin her bir
fraksiyonu tamamlandiginda cihazda olusan giinliik dosyalar sayesinde in-vivo
dozimetri amagl da kullanilmaya baslanmistir. Boylece sadece tek bir yazilim ile
hem IDK hem de IVD yapilabilmektedir. IDK ile tedavi dncesinde heniiz 1s1nlama
yapilmadan dogru hesabin yapildigindan emin olunurken, IVD ile giinliik tedavi
cihazinda meydana gelebilecek farkliliklarin belirlenmesi mimkiin hale
gelmektedir. Bir sonraki calismamizda bu giincelleme ile birlikte SciMoCa
yazilmmin [VD’deki basarisin1 ve getirebilecegi avantajlart arastirmayi
amaclamaktayiz. Bu tez ¢alismasinda IDK sadece LINAC cihazi igin yapilmusti.
Fakat, sonraki ¢alismamizda cihaz ¢esitliligini artirip helikal IMRT yapabilen ve
robotik tabanli cihazlar1 da dahil etmeyi planlamaktayiz. Bu cihazlar i¢in kurulum

calismalar1 IBA Dosimetry ile devam etmektedir.
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