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OZET

RADYASYON TEDAVILERINDE KULLANILAN AGIR iYONLARIN X-
ISININA KARSI USTUNLUKLERININ RADYOBIYOLOJIK VE
DOZIMETRIK PARAMETRELER UZERINDEN ARASTIRILMASI

Nuri flker CATAN
Doktora Tezi, Fizik Anabilim Dah
Damisman: Prof. Dr. Orhan BAYRAK

Kasim 2020; 51 sayfa

Ustiin normal doku koruma 6zelligi sayesinde proton 1sinlarina ilgi her gecen giin
artmaktadir. Bu ¢alismanin amaci, diisiik riskli prostat kanseri tedavisinde hedef hacmi
kapsamak ve risk altindaki organlardan kagimnmak amaciyla yogunluk ayarli proton
tedavisi (IMPT) planlarinin, X-1s1n1 Voliimetrik Yogunluk Ayarli Ark Terapi (VMAT)
planlar1 ile radyobiyolojik ve dozimetrik olarak karsilastirilmasidir.

10 adet diisiik riskli prostat kanseri hastasinin tedavi planlari, Voliimetrik
Yogunluk Ayarli Ark Terapi (VMAT) ve iki farkli yogunluk ayarli proton tedavisi
(IMPT) plan1t kullanilarak biri standart 2 151n ve digeri deneysel 9 151n olacak sekilde
karsilastirildi. Hedef doz iki farkli sema ile verildi. Standart sema toplam 76 Gy igin 38
fraksiyon olmak tizere, fraksiyon basina 2 Gy iken, hipofraksiyone edilmis sema, toplam
37.5 Gy i¢in 5 fraksiyon olmak iizere, fraksiyon basina 7.5 Gy’dir. Dozimetrik
indekslerin analizi hedef hacim, risk tagiyan organlar i¢in alinan doz (OAR) ve ge¢ rektal,
mesane ve femur bagi toksisitelerinin normal doku komplikasyon olasiligi (NTCP) ile
diisiik doz bolgesi olan periferik normal doku i¢in gergeklestirildi.

Protonlar ve X-1ginlari, homojenlik ve uygunluk acisindan hedef hacmini (dozun
regete edildigi hacim) ¢ok iyi kavrarken, belirgin bir farklilik goriilmemistir. Protonlar
VMAT teknigine (p< 0,05) gore femur basi koruyuculugunda iistiinliik gostermistir.
Rektum ve mesane korunmasi agisindan farklilik gériilmemekle birlikte, periferik normal
dokunun hacim korunmasi proton ile daha iistiin bulunmustur.

Diisiik dereceli prostat kanserinin tedavisi i¢in IMPT ve VMAT teknikleri
arasinda dozimetrik farklilik bulunmakla birlikte, radyobiyolojik bir farklilik
goriilmemistir. Aynm1 giivenlik marjlar1 ve doz hedefleri dikkate alindiginda, IMPT ve
VMAT teknikleri rektum ve mesanede iistiin korunma saglamigtir. Femur baslar1 ve
periferik normal dokuya uygulanan doz, proton planlar ile belirgin olarak daha iyi
sonuglar vermistir. Ote yandan, radyobiyolojik veriler, NTCP degerleri ve
hipofraksiyonlu sema acisindan farklilik gdstermemistir.
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ABSTRACT
RESEARCH ON THE ADVANTAGES OF HEAVY IONS
AGAINST X-RAYS IN RADIATION THERAPY
THROUGH RADIOBIOLOGICAL AND DOSIMETRIC PARAMETERS
Nuri flker CATAN
PhD Thesis in Physics
Supervisor: Prof. Dr. Orhan BAYRAK
November 2020; 51 pages

Interest in proton beams has increased due to superior normal-tissue sparing they
afford. The goal of this study was to radiobiologically and dosimetrically compare the
treatment of low-risk prostate cancer using intensity modulated proton therapy (IMPT)
plans with X-ray volumetric modulated arc therapy (VMAT) plans with respect to target
coverage and avoiding organs at risk.

Treatment plans of 10 low-risk prostate cancer patients were compared using
volumetric modulated arc therapy (VMAT) and two different intensity modulated proton
therapy (IMPT) plans; one with standard 2 beams and the other experimental 9 beams.
The target dose was delivered with two different schemes. The standard scheme was 2
Gy per fraction over 38 fractions for a total of 76 Gy and the hypofractionated scheme
was 7.5 Gy per fraction over 5 fractions for a total of 37.5 Gy. Dosimetric indices for
target coverage, dose received by organs at risk (OAR) and normal tissue complication
probability (NTCP) of late rectal, urinary bladder and femoral head toxicities were
analysed as well as the low dose region of peripheral normal tissue.

Protons and X-rays both demonstrated very good target coverage (prescribed
volume) and no significant difference for homogeneity and conformity. Protons showed
superior femoral head sparing with respect to the VMAT technique (p < 0,05). There
was no significant difference for sparing the rectum and the urinary bladder however the
volume-sparing of peripheral normal tissue was superior with the proton plans.

A dosimetric advantage but no radiobiological advantage revealed to choose
between IMPT and VMAT techniques for the treatment of low-grade prostate cancer.
Using the same safety margins and dose objectives, both IMPT and VMAT techniques
demonstrated superior sparing of the rectum and bladder. However, the dose to the
femoral heads and to peripheral normal tissue was significantly low with the proton plans.
On the other hand, the radiobiological data showed no relevant difference in the form of
NTCP values as well as the hypofractionated scheme.
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ONSOZz

Proton tedavisi radyoterapide teknolojinin geldigi son nokta olarak kabul
edilmektedir. Ulkemize proton terapi merkezi kazandirilmasi icin bilimsel ve akademik
i giicli cok 6nem arz etmektedir. Bu nedenle proton tedavisi lizerine yapilan ¢alismalar,
projeler ve tezler iilkemizin bilimsel hafizasina katki yapmakla kalmayip proton
tedavisinin tlilkemizde kurulmasinda motivasyon ve 6z giiven kaynagi olacaklardir. Bu
caligma tilkemizde proton tedavi planlama sistemi kullanilarak yapilan ilk tez ¢alismasi
olma o&zelligi tagimaktadir. Biitiin bunlarin 1s18inda, iilkemizde proton tedavisi igin
medikal fizik bilimi adina bir altyap1 olusmasi, bu konuda deneyimli is giiciiniin artmasi
adna faydalar beklenmelidir.

Calisma sonucunda, izodoz hacim verilerinden de anlagilacagi ilizere proton
tedavisinin Ozellikle cevresel dokulara X-isinlarina gore ¢ok daha diisiik doz vererek
normal dokular1 daha iyi koruyacagi beklenmelidir. Bu sekilde ikincil kanser riskinde
anlamli azalma beklenebilir.

Tez ¢alismamin planlanmasinda, arastirilmasinda, olusturulmasinda yanimda her
anlamda desteklerini hicbir zaman esirgemeyen ekip arkadaslarimin tiimiine, engin bilgi
ve tecriibeleri ile yol gdstermelerinden faydalandigim sayin hocalarim Prof. Dr. Ismail
Boztosun ve Prof. Dr. Orhan Bayrak’a, hayattaki en biiylik sansim olan annem Ayse
Catan’a sonsuz tesekkiir ve minnetimi 6zellikle belirtmek istiyorum.
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SIMGELER VE KISALTMALAR

Simgeler

o . Alfa

B : Beta

Y : Gama

cc . Santimetrekip (Cubic centimeter)
cm  : Santimetre

Gy : Gray

KeV : Kiloelektonvolt

[ : Mikro

MeV : Megaelektronvolt

MHz : Megahertz

mm  : Milimetre

MU  : Monitor Birimi (Monitor Unit)
MV  : Megavolt

Kisaltmalar

3B : 3 Boyutlu

3B-KRT: 3 Boyutlu Konformal Radyoterapi

BED : Biyolojik Etkin Doz (Biological Effective Dose)

BT  : Bilgisayarli Tomografi (Computed Tomography)

CGE : Kobalt Gray Es degeri (Cobalt Gray Equivalence)

Cl : Konformite Indeksi (Conformity Index)

CTV : Kritik Timor Hacmi (Clinical Tumor Volume)

DICOM: Tipta Dijital Gériintiileme ve Iletisim (Digital Imaging and Communications in
Medicine)

DVH : Doz -Hacim Histogrami (Dose Volume Histogram)



FFF : Diizlestirici Filtresiz (Flattening Filter Free)
GTV : Brit Timor Hacmi (Gross Tumor Volume)
HI : Homojenite indeksi (Homogenity Index)
HIPO : Hipofraksiyone

HT  : Sarmal Tomoterapi (Helical Tomotherapy)

ICRP : Uluslararasi Radyolojik Koruma Komisyonu (International Committee on
Radiological Protection)

ICRU : Uluslararas1 Radyasyon Birimleri ve Olgiimleri Komitesi (International
Commission on Radiation Units and Measurements)

IGRT : Goriintii Klavuzlugunda Radyoterapi (Image Guided Radiotherapy)
IMAT : Yogunluk Ayarli Ark Terapi (Intensity Modulated Arc Terapy)

IMPT : Yogunluk Ayarli Proton Terapi (Intensity Modulated Proton Therapy)
LET : Lineer Enerji Transferi (Linear Energy Transfer)

LINAK: Lineer Akselatér (Hizlandirici)

LKB : Lyman-Kutcher-Burman

LQ :Lineer Kuadratik (Linear Quadratic)

NTCP : Normal Doku Komplikasyon Olasiligt (Normal Tissue Complication
Probability)

OAR : Risk Altindaki Organlar (Organs at Risk)
PET/BT: Pozitron Emisyon Tomografisi/Bilgisayarli Tomografi
PTV :Planlanan Timor Hacmi (Planning Target Volume)

SPSS : Sosyal Bilimler Igin Istatistik Programi (Statistical Package for the Social
Sciences)

QA : Kalite Glivence (Quality Assurance)

QUANTEC: Klinikte Normal Doku Etkilerinin Nicel Analizi (Quantitative Analysis of
Normal Tissue Effects in the Clinic)

RBE : Rolatif Biyolojik Etkinlik (relative Biological Effectiveness)



RF  : Radyofrekans

ROl : Ilgili Bolge (Region of Interest)

RT  :Radyoterapi

RTOG : Radyasyon Terapisi Onkoloji Grubu (Radiation Therapy Oncology Group)
SBRT : Stereotaktik Viicut Radyoterapisi (Stereotactic Body Radiation Therapy)
SOBP : Genislemis Bragg Piki (Spread Out Break Peak)

SRS : Stereotaktik Cerrahi (Stereotactic Radiosurgery)

STD : Standart

TCP : Tiimor Kontrol Olasiligi (Tumor Control Probability)

TPS : Tedavi Planlama Sistemi (Treatment Planning System)

VMAT: Voliimetrik Ayarli Ark Terapi (Volumetric Modulated Arc Therapy)

YART : Yogunluk Ayarli Radyoterapi (Intensity Modulated Radiotherapy)
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SEKILLER DIiZiNi

Sekil 2.1. Lineer Hizlandirict (Saeed 2015). Radyo frekans (RF) jeneratorii
tarafindan tretilip yiikseltilen mikrodalgalar elektron tabancasi tarafindan iiretilen
elektronlarla es zamanli olarak dalga kilavuzuna girerler. Burada bu elektronlar
dalgalara bindirilirler. Vakumlu bir ortam olan bir dalga kilavuzu boyunca yiiksek
enerji sahibi mikrodalgalar tarafinda hizlandirilan elektronlar dalga kilavuzunun
etrafina yerlestirilmis magnetler yardimiyla kilavuzun ortasina odaklanir. Paralel
bir demet halinde dalga kilavuzundan ¢ikan elektronlar hedefe dik agiyla
carptirilmak i¢in manyetik biikiilme saglayan miknatislarla yonlendirilir. Hedefe
carpan elektronlar x-1gin1 olusturarak koni bigiminde hastanin konumlandigi tedavi
masasina gider. Dalga kilavuzunu da igeren LINAK kismina gantri adi verilir.
Gantride hedefte sonra 1s1n cihazi terkedene kadarki kisminda bulunan kolimatorler
yardimiyla 1s1mn istenen sekle getirilerek (timor sekli gibi) masa aksisi
dogrultusunda ilerler. Gantri hasta etrafinda donebilen bir mekanige sahiptir. Gantri
ekseni ile masa ekseninin kesistigi noktaya izomerkez denir. Hasta masada

izomerkez timoriin merkeziyle ¢akisacak sekilde konumlandirilir...........cccccevienene

Sekil 2.2. Bragg Piki (Lang ve Riesterer 2013). Isin hastaya girdiginde, depo edilen
doz derinlikle degisir. Fotonlar ortamda ilerlerken orbital elektronlarini Compton
Olay1, Fotoelektrik Olay ve Cift Olusumu etkilesim ¢esitlerinden biriyle atomdan
ayirir ve atomu iyonize hale getirir. Bu etkilesimler disinda foton, g¢ekirdekle
dogrudan etkilesime girebilir ve sayet yeterli enerjiye sahipse ¢ekirdekten notron
gibi ikincil parcacik salinimina sebep olabilir. Bu siire¢ sirasinda fotondan
elektrona, ortama enerji aktarilir. Ortama aktarilan bu enerji doz olarak ifade edilir.
Giriciligi diisiik olan fotonlar cildin bir kag¢ santimetre (cm) altinda bu etkilesimleri
yogunlastirir ve maksimum dozu burada depo eder. MV mertebesinde fotonlar
maksimum dozu yilizeyin yaklasik 1,4-2 cm altinda birakir, daha sonra bu dozun
degeri derinlikle birlikte siirekli olarak azalir (mavi egri). Y{iiklii iyonlarin derinlikle
birlikte ortama biraktigi doz, maksimum noktasina kadar fotonun depo ettigi doz
degerinden daha diisiiktiir. Pozitif yiike sahip olan proton ortam boyunca ilerlerken
ortamda bulunan atomlarin negatif yiiklii orbital elektronlari ile elektrostatik
agirhikli etkilesime girer. Boylece iyonun enerjisi ve hizi derinliin artmasiyla
stirekli olarak azalir ve bir noktada durma seviyesine gelerek iyonlagma
yogunlugunun artmastyla Bragg piki olusur. Bragg pikinden sonra doz birkag mm
icinde sifira diiser (kirmiz1 egri). Enerji arttiginda ise hem foton hem de protonlarda

giriciligi arttigindan maksimum doz piki daha derinde olusur ..........c.cocoviiviiiiiinnn

Sekil 2.3. Genisleyen Bragg Pik (Spread Out Bragg Peak, SOBP), kademeli
derinliklerde birka¢ ayr1 Bragg zirvesinin (#2 ve #3 ile gosterilen ince mavi
cizgiler) toplamidir. Karsilastirma i¢in bir x-1s1n1 demetinin (kirmizi ¢izgi) derinlik-
doz grafigi verilmistir. Pembe alan, normal dokulara zarar verebilen ve 6zellikle
cildin ikincil kanserlerine neden olabilecek ek x-isinlarini temsil eder (Levin vd.

7001012) DOV

Sekil 2.4. Foton i¢in derinlik doz egrileri ile bir proton "Genisleyen-Bragg piki"
(SOBP) arasinda karsilastirma. Hedef hacim kirmizi renkte gosterilir. Proton doz
dagilimi ideal duruma foton doz dagilimindan gok daha fazla yaklasir. Ozellikle,

xii



proton dozu hedef hacmin merkezinden uzakta bir kisminda aniden durur ve hedef

hacmin yakinindaki bolgeye daha az doz verir (Klyachko 2017).......cccccviiiiiiiiiiinnnnnn, 16
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GIRIS N. i. CATAN

1. GIRIS

Radyoterapi (RT), kanser hiicrelerinin ¢ogalma potansiyellerini engelleyerek
kanserli dokular1 tedavi etmek amaciyla iyonlastirict radyasyonlarin kullanimu ile ilgili
Klinik bir yontemdir. Baslangicindan bu yana, radyoterapinin temel amaci kanserin yan
etkilerini minimuma indirgeyerek lokal olarak tedavi etmek olmustur.

RT’nin sonuglarini etkileyen en 6nemli faktorler timor tipi, yeri ve bolgesel
boyutu, anatomik tutulum alani ve hesaplanan radyasyon dozunun verildigi geometrik
dogruluktur. Daha yiksek dozlarda verilen radyasyon daha iyi tumoér kontroll
saglayabilmesine ragmen, verilebilen dozaj normal doku hasar1 olasiligi ile sinirlidir
(Baskar vd. 2012).

Kanser, diinya c¢apinda onde gelen 6lum nedenlerinden biridir. Kanser
hiicrelerinin kontrolsiiz biiyiime ve metastatik yayilim gibi 6zellikleri vardir. Tedavi
edilmezse bireyin 6liimiine sebep olur. Gegtigimiz on yil, kanser belirtilerinin anlagiimasi
ve tedavisi yoniinde 6nemli bir ilerlemeye tanik olunmustur. Erken teshis ve gelisen yeni
tedavi yontemleriyle birgok kanser tiirii tedavi edilebilir hale gelmistir. Tedavi yontemleri
radyasyon tedavisi (radyoterapi), cerrahi, kemoterapi, immunoterapi ve hormonal
tedaviden olusur. Radyoterapi, hastalik siiresince radyasyon tedavisi alan kanser
hastalarinin tedavisinin énemli bir kismin1 olusturur ve kanser i¢in iyilestirici tedaviye
katkida bulunur.

Radyasyon, enerjinin uzayda veya maddi bir ortamda elektromanyetik dalgalar
veya partikiler bicimindeki yaymmidir. Elektromanyetik radyasyon, foton adi verilen
enerji paketlerinde dolasan hem elektriksel hem de manyetik dalgalar olarak yayilan bir
enerji seklidir. X-isinlar1 ve gama (y) 1sinlart radyoterapide kullanilan iki ana
elektromanyetik radyasyon formudur. X-isinlari, yiiksek hizli elektronlar bir x-151m1
tiplnin anotunda Tungsten-Molibden gibi yiksek atomik bir maddeyle
carpistirilmasiyla iretilirken, y 1sinlar1 niikleer i¢i pargalanma yoluyla tretilir. Partikl
radyasyon, belirli bir durgun kutlesi, belirli bir momentumu olan ve herhangi bir anda
tanimlanmis bir pozisyona sahip hareket eden parcacik tarafindan yayilan enerjiyi ifade
eder. Ornegin; elektron, proton, ndtron vb.

On yillarca siiren arastirmalara ragmen, partikiiler radyasyon kullanimiyla ilgili
olanaklarin kisitli olmasi nedeniyle foton 1s1mm1 RT'de hala ana terapi yontemini
olusturmaktadir.

Bir x-151m1 ve gama (y) 1sin demeti bir ortamdan gectiginde, foton ile madde
arasinda etkilesimler meydana gelir ve enerji ortama aktarilir. Foton 151n1 zayiflama,
emilim, sagilma veya iletim asamalar1 gegirebilir. Radyasyonun RT'de klinik 6nemi olan
madde ile etkilesiminin ii¢ ana bigimi compton etkisi, fotoelektrik etki ve ¢ift iiretimidir.
Compton etkisi giinimiz megavolt RT'sinde en 6nemlisidir. Fotoelektrik etki tanisal
radyolojide birincil 6Gneme sahiptir ve guniimiz RT'sinde sadece tarihsel neme sahiptir.
Compton etkisinde, fotonlar serbest elektronlarla etkilesir ve enerjilerinin bir kismini ona
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verir. Fotonun dagildigi a1, elektrona verilen enerji ve fotonun kaybettigi enerji birbirine
baglidir (Mehta vd. 2010).

Kanserin bulundugu yere radyasyon iletmenin iki yolu vardir. Dis 1s1n
radyasyonu, viicudun digindan yiiksek enerjili 1sinlar (fotonlar, protonlar veya pargacik
radyasyonu) timorin konumuna yonlendirerek verilir. Bu klinik ortamda en yaygin
yaklagimdir. I¢ radyasyon veya brakiterapi, viicut i¢inden radyoaktif kaynaklarla verilir
ve kateter veya tohumlarda dogrudan tiiméor bolgesine kapatilir. Bu 6zellikle jinekolojik
ve prostat malignitelerinin rutin tedavisinde ve kisa menzilli etkilerine dayanarak yeniden
tedavinin belirtildigi durumlarda kullanilir.

Tedavide kullanilan radyasyon, iyonlastirici radyasyon olarak adlandirilir, ¢linkii
iyonlar (elektrik yiiklii pargaciklar) olusturur ve i¢inden gectigi dokularin hiicrelerinde
enerji depolar. Bu biriken enerji kanser hucrelerini oldirebilir veya kanser hucresi
6liimiine neden olan genetik degisikliklere neden olabilir.

Yuksek enerjili radyasyon hicrelerin genetik materyaline (deoksiribontkleik asit,
DNA) zarar verir ve boylece boliinme ve daha fazla ¢ogalma yeteneklerini engeller.
Radyasyon hem normal hiicrelere hem de kanser hiicrelerine zarar verse de radyasyon
terapisinin amaci, kanser hiicrelerine veya radyasyon yoluna bitisik normal hiicrelere
maruz kalmay1 en aza indirirken, anormal kanser hicrelerinde radyasyon dozunu en (st
diizeye cikarmaktir. Normal hiicreler genellikle kendilerini kanser hiicrelerinden daha
hizli bir sekilde onarabilir ve normal islev durumunu koruyabilir. Genel olarak kanser
hicreleri, radyasyon tedavisinin neden oldugu farkli kanser hiicresi 6liimiiyle sonuglanan
hasar1 onarmada normal hiicreler kadar etkili degildir (Gianfoldoni vd. 2017).

Proton 1silarinin saglikli dokuyu korumasi konusunda da daha basarili bir teknik
oldugu her gecen giin anlagilmakla birlikte bu ¢alismada da proton ve x-1sinlarinin teorik
olarak karsilastirilmasi kapsamindadir. Bu ¢alismada 10 adet diisiik riskli prostat kanserli
olgu kullanilmistir. Bu olgular, 2 farkli proton tedavisi teknigi ve x-151m1 kullanilarak
radyasyon tedavisi planlamalari tedavi planlama sistemi tlizerinden hesaplanarak teorik
olarak karsilastirilmistir. Planlar radyobiyolojik ve dozimetrik parametreler {izerinden
karsilastirilmistir. Agir iyonlar i¢in Yogunluk Ayarli Proton Terapi teknigi; x-1sinlari igin
ise tedavide giiniimiizde ulasilan en gelismis teknik olan Voliimetrik Yogunluk Ayarl
Ark Terapi teknigi kullanilarak, hastadaki doz dagiliminin homojenligi ve tiimor hacmi
sarmasi ile ilgili parametrelerden Homojenite Indeksi (Homogenity Index, HI),
Conformity Index (Conformity Index, CI); timdor kontrol olasihigi ve risk altindaki
organlarin korunmasi ile ilgili TCP, NTCP radyobiyolojik parametrelerine bakilacaktir.

Diisiik riskli prostat kanseri tedavisinde hedef hacmi kapsamak ve risk altindaki
organlardan kaginmak amaciyla yogunluk ayarli proton tedavisi (Intensity Modulated
Proton Therapy, IMPT) planlarinin, x-151m1 voliimetrik yogunluk ayarli ark terapi
(VMAT) planlari ile radyobiyolojik ve dozimetrik olarak karsilagtiriimas: hedeflenmistir.
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2. KAYNAK TARAMASI
2.1. Radyoterapi Ge¢misten Giiniimiize

Radyasyon terapisinin tarihi, 1895'te Wilhelm Conrad Réntgen tarafindan x-
isinlarinin kesfi ile baglar. X-1sinlarmin sadece tanisal goriintiileme i¢in degil, ayni
zamanda hastaliklarin tedavisi i¢in yiiksek oranda potansiyeli oldugu, kesfin hemen
ardindan fark edildi. X-1sinlarinin fiziksel 6zelliklerini ve biyolojik etkilerini anlamadan
once, x-1s1m1 kesfinden 1 yil sonra, Emil Herman Grubbe tarafindan meme kanseri olan
bir hastay1 tedavi etmek i¢in kullanildi. Boylece, bir fizik kesfi, radyasyon terapisi alanini
baslatt1 (Gianfaldoni vd. 2017).

Ayn1 y1l Antoine Henri Becquerel, radyoaktivite olgusunu incelemeye ve dogal
radyasyon kaynaklarini aragtirmaya basladi. 1898'de Maria Sklodowska-Curie ve kocast
Pierre Curie radyumu bir radyasyon kaynag1 olarak kesfetti. Ug yil sonra Becquerel ve
Curie radyum 1sinlarinin fizyolojik etkileri hakkinda bilgi verdiler (Gianfaldoni vd.
2017).

Yeni yiizyilin ilk yillarinda, tipta rontgen ve radyum kullanimina dair ¢alismalar
arttr. Deri kanserleri, radyasyon dokusundaki diisiik penetrasyon nedeniyle bile en sik
tedavi edilenlerdi. 1910'larda Coolidge, daha derin kanserleri tedavi etmek igin daha
yuksek enerjili x-1s1nlar1 yayabilen yeni bir cihaz gelistirdi (Gianfaldoni vd. 2017).

Gergekte, radyoterapinin 6zellikleri ve mekanizmalar1 hakkinda bilgi eksikligi
nedeniyle, kanser tedavisinde etkili ve faydali sonuglar yan etkilerine gore zayifti ve
doktorlar tedavileri daha iyi anlamak i¢in yeni c¢alismalar baglatti. Yeni radyoaktif
izotoplar, 1s1n tipleri ve radyasyon teknikleri kesfedildi. Bilim adamlari, radyasyonlarin
dogasini, etki bi¢imlerini ve radyasyonlarin zaman ve dozun hiicre hayatta kalmasi
arasindaki iligkisini anlamaya bagladilar. Bununla birlikte, 1920'lerde doktorlar, toplam
radyasyon dozunun fraksiyone olarak uygulanmasinin, kanser kontrolii ve daha az yan
etki agisindan tekil bir tedavi seansindan daha iyi oldugunu anladilar (Gianfaldoni 2017).

Radyoterapinin gelisim siireci i¢inde, radyoterapi planlamalarinda yaklasim;
hedef hacimdeki dokulara verilen dozun hassasiyetinin ve dogrulugunun arttirilmasi
yoniinde olmustur. Hedef hacme recete edilen dozun, bélinerek, glinliik seanslar halinde
verilmesi fraksinasyon olarak adlandirilmistir. Fraksiyone bir rejimde verilen radyasyon
tedavisi, kanserin ve cesitli normal dokularin farkli radyobiyolojik 6zelliklerine
dayanmaktadir. Fraksiyone rejim, hastaya uygulanan radyasyon tedavisinde toplam dozu
tek seferde vermek yerine, tedavi bolgesine gore recetelendirilen glnlik dozlar halinde
verilmesidir. Genel olarak bu rejimler, normal hiicrelerin hayatta kalma olasiligini,
normal hucrelerdeki radyasyon hasarinin, kanser hiicrelerine kiyasla 6limciil hasar
onarimina dayanarak daha ¢ok arttirir. Normal hiicreler, hizla ¢ogalan kanser hiicrelerine
kiyasla nispeten daha yavas ¢ogalirlar ve bu nedenle ¢ogalmadan 6nce hasar1 onarmak
icin zamanlar1 vardir. 1920'lerde fraksiyone radyasyon tedavisinin etkilerine iligkin ilk
gozlemler nihayetinde toplam doz, fraksiyon sayist ve toplam tedavi siiresine gore farkl
tedavi programlarini karsilastiran rejimlerin gelistirilmesine yol agmistir: Hipofraksiyone
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(Pollack vd. 2011), hiperfraksiyone (Withers vd. 1982) ve hizlandirilmis fraksiyone
(Thames vd. 1983) radyoterapi teknikleri gibi. Hipofraksiyone tedavi; fraksiyon basina 2
Gy ve tlzeri dozlara cikilarak, toplam fraksiyon sayisinin azaltildigi fraksiyonasyon
semasidir. Hiperfraksiyone tedavide ise konvansiyonel fraksiyonasyon semasina kiyasla,
fraksiyon basina diisen doz seviyesi diisiiriilerek, giinde birden fazla siklikta doz alabilme
imkan1 saglanir. Hizlandirilmis fraksiyonasyon semasinda ise, konvansiyonel
fraksiyonasyon semasina kiyasla, fraksiyon basina diisen doz seviyesinde bir degisiklik
olmadan, fraksiyon sayisi azaltilarak toplam tedavi siiresini kisaltmak hedeflenmektedir.

Mevcut rejimler, bireysel tumor tipleri ve normal dokular igin zaman-doz
faktorlerini ele alan daha rafine lineer-kuadratik (Linear Quadratic, LQ) formule
dayanmaktadir. Tipik bir radyasyon tedavisi rejimi simdi birkag¢ hafta boyunca verilen
1.5 ile 3 Gy'lik giinliik fraksiyonlardan olugmaktadir (Baskar vd. 2012).

Basgka bir 6nemli bilimsel ilerleme de, radyasyondan korunma sorununu ele almak
icin olusturulan Uluslararas1 Radyolojik Koruma Komisyonu’nun (International
Committee on Radiological Protection, ICRP) kurulmasiyla 1928 yilinda elde edilmistir.
Bu ilerleme, 1932'de, doktorlarin birinci doz birimine (Rontgen birimi) verilen radyasyon
dozunu dlgebilmesini saglayan bir iyonlagtirma odasinin kullanilmasiyla devam etti.

Sonraki donem, 1930'dan 1950'ye kadar (Ortovoltaj donemi olarak da bilinir) dis
151n radyoterapisi, rontgen tiipleri ile yiizeysel ve kapali radyoaktif kaynaklarla teleterapi
ile basladi. St. Bartholomew’in Hastanesi, 1940°larda 1 MV x-151m1 tiipii ile ¢18ir acan bir
klinik kullanim gergeklestirdi. Megavoltaj tedavisi 1950'lerde tibbi lineer hizlandirict ile
birlikte Kobalt-60 makinesinin gelistirilmesiyle olgunlasti. Hastane tabanli pargacik
tedavisi 1989'da bulundu ve su anda diinya ¢apinda 105 parcacik tedavisi tesisi faaliyet
gosteriyor (Particle Therapy Co-Operative Group 2020).

1950’lerden sonra (Megavoltaj donemi) yiiriitiilen ¢aligmalar derin dokulardaki
kanserleri tedavi edebilen daha yenilikci radyoterapétik (radyasyon ile tedavi eden)
cihazlarin gelistirilmesine odaklandi. Bu donemde, yliksek enerjili y-isinlart iireten
Kobalt teleterapi ve 11 MV X-iginlart saglayabilen daha giiclii elektron dogrusal
hizlandiricilart (elektron LINAK ’lar1 olarak da bilinir) da ortaya ¢ikt: (Boone vd. 1977).
Bu yeni cihazlarin 6ncekilerden daha yiiksek bir dozda enerji verebilmesi sayesinde
biiyiik tiimoérlerin yiliksek oranda cilt korumasi ile tedavi edilmesi mimkiin oldu. Bu
kaynaklarin yonetimindeki zorluklar ve kanseri cevreleyen dokuda asir1 radyasyona
neden olma riski nedeniyle, yenilik¢i ¢ok alanli 1sinlama planlar tasarlandi (Suit vd.
1982).

Radyoterapi taninmisg bir tibbi disiplin haline gelmistir ve ilk radyolog dernekleri
kurulmustur. RT'nin farkli kanser tiirlerine sahip hastalarin sag kalimini iyilestirmedeki
etkinligini dogrulayan yeni ¢alismalarin yani sira, tibbi uygulamada bilgisayarli kontrole
sahip yenilikg¢i cihazlar tanitildi. Kobalt iinitesinin roliinii kismen dogrusal hizlandirici ile
degistirdi (4, 6, 15 ve 18 MeV enerji aralif1 ile daha yiiksek enerjili x-151nlar1 ve
elektronlar iiretimi). Bir LINAK tarafindan iiretilen 1s1n1n sekil ve yogunlugunun, cesitli
yollarla modifiye edilebilir veya toplanabilir oldugu kesfedilmeye baslandi. Boylece,
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geleneksel, konformal, yogunluk ayarli, tomografik ve stereotaktik RT'nin tamami 6zel
olarak modifiye edilmis lineer hizlandiricilar ortaya ¢ikmaya basladi (Mehta vd. 2010).

1970'ler ve 1980'lerde RT tarihinde yeni bir donem baslad1 ve bu dénem proton
1s1n1 saglayan yenilik¢i cihazlarin piyasaya siiriilmesi ile devam etti. ilk klinik
kullanimlar1 1954'te tarihlendirilmis olsa bile, yetmislerin sonlarinda, protonlar icin
bilgisayar destekli hizlandiricinin farkl tiirdeki tlimdrleri tedavi etmek igin basarili bir
sekilde uygulandig1 bir doneme girildi (Hall vd. 2006).

Radyoterapide bir bagska Onemli gelisme, daha gelismis bir bilgisayarin
kullanilmastyla hastalarin daha etkili ve daha giivenli bir sekilde tedavi edebilecegi bir 3
Boyutlu Konformal Radyoterapi (3B-KRT) cihazinin gelistirildigi 1990'larin sonunda
elde edilmistir (Mohan 1995). Boylece diiz rontgen goriintiilemeye dayanan dikdortgen
alanlar kullanan 2 boyutlu radyasyon terapisi, optimum 1s1n yerlestirme i¢in timariin ve
kritik normal organ yapilarinin dogru lokalizasyonunu saglayan Bilgisayarli
Tomografiyle (BT) goruntulemeye dayanan 3B-KRT ile yenilenmistir. Amag, klinik
hedef hacim (Clinical Target Volume, CTV) olarak adlandirilan mikroskobik timor
uzantisi i¢in bir marj ve planlanan hedef hacim (Planning Target VVolume, PTV) olarak
adlandirilan organ hareketinden ve kurulum varyasyonlarindan baska bir marj belirsizligi
ile gros tiimdr hacmine (Gross Tumor Volume, GTV) radyasyon saglamaktir. Burada
radyasyon alani, tedavi edilecek hacmin sekline uygundur. 3B-KRT en 6nemli organ ve
yapilara yakimn tiimérler igin yararhidir. Ornekler arasinda prostat, omurga, 6zofagus,
akciger, mesane, pankreas, bas ve boyun karsinomlar1 bulunur.

Cogu 3B-KRT vakast, 30 ila 90 dakika siiren bir “sanal simiilasyon” oturumuyla
baglar. BT taramalar1 hastanin tedavi pozisyonunda alinir ve goriintiiler tedavi planlama
bilgisayarina aktarilir. Klinisyen daha sonra her BT dilimi Gzerinde tedavi icin gerekli
hacmi igaretleyebilir. Bilgisayar tedavi edilecek hacmin 3 boyutlu goriintusiind uretir ve
risk altindaki kritik yapilar vurgulanabilir. Bu, en iyi 151n diizenlemesini tanimlamaya

yardimci olur ve bilgisayar daha sonra optimum doz dagilimini hesaplar (Mehta vd.
2010).

Bir 151n gozii gériintimi, simiilasyon filminin nasil goriinmesi gerektigine dair bir
goriintii vermek icin dijital olarak olusturulabilir ve bu da tedavi dogrulamasinda
kullanilir. Kritik yapilar, 6zellestirilmis kursun bloklar1 veya radyasyon alanmin bir
kismin1 bloke edebilen tedavi cihazi iginde bilgisayar kontrollii, motor hareketli kursun
yapraklar olan ¢ok yaprakli kolimatorlerin (Multi Leaf Collimator, MLC) kullanim ile
elde edilebilen 151n sekillendirme ile korunabilir. Tipik bir tedavi seans1 yaklasik 15 ila
30 dakika surer.

Hedef hacim tanimi ve tasvirinin gelismis dogrulugu ile sonuglanan goriintiileme
tekniklerinin gelismisligi ve ayrica tedavi planlama sistemlerindeki gelismeler ve
gelistirilmis doz dagilimlart ve uygunluguna yol acan dogrusal hizlandiric1 uygulamalari
gelismeye devam etmistir. Bu gelismeler esas olarak, dozu normal doku yapilarina uygun
miktara indirgeme ve boylece toksiklik (radyasyon hasari) ve morbidite (hastalik) riskini
en aza indirgeme gereksiniminden kaynaklanmistir. Bu da tiimor hacmine doz artigi
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saglar. Bahsedilen tiimore gelen doz ve risk altindaki normal doku ve organlara (Organs
at Risk, OAR) denk gelen doz dagilimi kontroliinii arttirmak amaciyla, daha sonralari,
yogunluk ayarli radyoterapi (YART) gelistirilmistir (Sternick vd. 1997). YART
teknikleri, ¢cok konformal doz dagilimlarinin olusturulmasina yol agan ¢oklu radyasyon
1sinlart arasinda degisken yogunluk kullanir. Bu, her radyasyon 1sminin daha kiigiik
radyasyon 1sinlarina boliinmesi ve bu 1sinlarin bireysel yogunluklarinin degistirilmesiyle
elde edilir. Bu teknigin avantajlari, 6zellikle karmasik i¢biikey sekillere sahip hacimlerde
gelismis hedef hacim uyumu ve OAR’1n daha ¢ok korunmasiyla akut (¢abuk ilerleyen)
ve gec toksisitelerin azalmasidir. YART ayrica hedef hacim i¢inde ayr1 alanlara fraksiyon
bagina farkli dozlarin es zamanli olarak verilmesini saglayan homojen olmayan doz
dagilimlar iiretme yetenegine sahiptir. Bu, tiimdr klonojenik hiicrelerinde (¢ogalma ve
bir hiicre kolonisine yol agma potansiyeline sahip hucre) hizlandirilmis repopiilasyonun
etkisini azaltmanin potansiyel radyobiyolojik yararina sahip olabilecek toplam tedavi
stiresini arttirmadan lokalize doz artig stratejilerini kolaylastirabilir.

Yogunluk ayarli radyasyon tedavisi, 3B-KRT'nin gelismis bir seklidir. Tedavi
alaninin farkli boliimlerine verilen radyasyonun seklini ve yogunlugunu degistirmek i¢in
sofistike yazilimlar ve donanmimlar kullanilir. 3B-KRT ve YART, tumore iletilen
radyasyonun sablonu ve hacminin nasil belirlendigi konusunda farklilik gosterir.
Geleneksel 3B-KRT'de Kklinisyenler, iletim modellerini bilgisayara girerler. YART'ta ise
doktor, tiimor ve normal ¢evre dokularin almasi gereken spesifik dozlarda radyasyon
belirler. Daha sonra, Medikal fizik ekibi doz dagilimin belli kisitlamalar iginde tutarak
kisisellestirilmis bir plan gelistirmek i¢in sofistike bir bilgisayar programi kullanir. Bu
stirece “ters tedavi planlamas1” denir. Tipik olarak, farkli 151n yonlerinden gelen birkag
yogunluk ayarli alanin kombinasyonlari, bitisik normal dokular1 korurken tiimér dozunu
en Ust diizeye c¢ikaran 6zel olarak uyarlanmis bir radyasyon dozu iiretir. YART ile en sik
tedavi edilen bolge prostat, omurga, akciger, meme, bobrek, pankreas, karaciger, dil ve
girtlaktir (Mehta vd. 2010).

YART"n bariz faydalarina ragmen, hala bazi1 dezavantajlar1 vardir. YART i¢in
gereken planlama ve kalite guvence (Quality Assurance, QA) slrecleri, departman
kaynaklart {izerinde Onemli etkisi olabilecek geleneksel konformal radyoterapi
tekniklerine kiyasla daha karmagsik ve zaman alicidir. Bununla birlikte, YART planlarinin
coklu plan Slgiimiine izin veren ve verimliligi arttirmak i¢in hasta QA OGlgiimlerinin
gruplandirilmasini kolaylastiran ¢esitli ticari sistemler gelistirilmeye devam edilmektedir.
Standart bir YART plan1 genellikle tedavi verme siiresini arttirabilen birden fazla sabit
acili radyasyon 1s1m gerektirdigi icin bu durum tedavi yatagindaki hasta konforunu,
tedavi pozisyonunun tekrarlanabilirligini ve intrafraksiyon hareketini etkileyebilir.
Ayrica, tedavinin uygulanmasi i¢in gereken ekstra siire boyunca artan timor hucresi
onarimi ve repoplilasyonu olasiligi nedeniyle artan tedavi siiresinin radyobiyolojik
etkileri olabilecegine dair bazi endiseler de vardir.

YART’tan sonra farkli ark temelli radyoterapi formlar1 ortaya ¢ikmistir. Ark
temelli tedavilerin iki ana formu vardir: tomoterapi ve Voliimetrik Yogunluk Ayarli Ark
Terapi (Volumetric Modulated Arc Therapy, VMAT). Tomoterapi (dilim terapisi)
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cihazlari, radyasyonu fan seklinde bir dagilimda iletebilen bir BT tarayici ve lineer
hizlandiric1 kombinasyonu olarak diisiiniilebilir. Tomoterapi teknikleri eksenel veya seri
tomoterapiye -radyasyonun dilimle dilim verildigi- veya sarmal tomoterapiye (Helical
Tomotherapy, HT) -radyasyonun siirekli bir spirale verildigi- sekillerde uygulanabilir.
Sabit alan YART ile karsilastirildiginda eksenel tomoterapi ile ilgili veriler sinirhdir. HT
cesitli  tiimor  bolgelerinde  degerlendirilmistir  ve  genellikle tedavi alani
karsilagtirmalarinda degisken sonuglar ile sabit alan YART'a kiyasla benzer veya gelismis
doz dagilimlari elde edebilir.

VMAT, geleneksel radyoterapi tekniklerine kiyasla gelistirilmis hedef hacim
kapsami ve normal dokularin korunmasi ile olduk¢ca konformal doz dagilimlar
saglayabilen yeni bir radyasyon teknigidir. VMAT ayrica geleneksel statik alan
yogunlugu ayarli radyoterapiye kiyasla daha az tedavi saglama siiresi gibi ek avantajlar
sunma potansiyeline sahiptir. YART’a benzer oldugu diistiniilen VMAT, ilk olarak 1995
yilinda ortaya ¢ikmistir (Yu 1995).

VMAT teknigi, tedavinin uygulanmasi sirasinda ii¢ parametrenin es zamanli
olarak degismesine izin verir. Bunlar; gantri (tedavi baslhigl) donme hizi, MLC
yapraklarinin hareketi ile tedavi agikligi sekli ve doz oranidir. Yogunluk ayarli ark
terapisi (Intensity Modulated Arc Terapy, IMAT) olarak adlandirilan daha 6nceki ark
terapisi tatmin edici bir doz dagilimi elde etmek i¢in ¢oklu {iist iiste binmis arklarin
kullanilmasin1 gerektirmistir. Daha yeni VMAT teknikleri, tiim hedef hacminin bir veya
iki ark kullanilarak tedavi edilmesine izin vermistir. VMAT esas olarak doz hizi
varyasyonu kullanan tek arkli IMAT teknigi olarak da tanimlanabilir. Tomoterapiye
kiyasla. VMAT'm bir yarari, bu tedaviyi, bu kabiliyete sahip olacak sekilde
yapilandirilmis geleneksel lineer hizlandiricilara uygulama olasiligidir. Su anda cesitli
isimler altinda cesitli VMAT sistemleri bulunmaktadir (RapidArc, Varian; SmartArc,
Phillips; ve Elekta VMAT, Elekta) (Palma vd. 2008).

Gantri hasta etrafinda donerken tedavi alaninin seklini dinamik olarak degistiren
MLC ile radyasyon tedavisi uygulayabilir. Statik YART, tedavi boyunca sabit bir doz
oranint korur; VMAT, 1s1n hizim1 degistirmeyi saglayan doz hizinm1 degistirme
potansiyeline sahiptir. VMAT tim tedaviyi gantrinin  sadece bir rotasyonu ile
gerceklestirme Ozelligine sahiptir ve bu nedenle YART’tan potansiyel olarak daha
hizhidir. Birgok yazar, VMAT'1n 3B-KRT ve YART tedavilerine kiyasla daha az monitor
birimi (Monitor Unit, MU) kullanarak esdeger dozimetrik kalite i¢in gelismis bir
verimlilige sahip oldugu sonucuna varmistir (Palma vd. 2008; Zhao vd. 2016).

Bazi lineer hizlandiricilarda, kanserli tiimorlerin ve ¢evresindeki yumusak
dokularin kontrastli goriintiilerini iretmek i¢in x-1s1nlar1 kullanan ve doktorlarin tedavi
sirasinda kanserli tiimorii daha hassas bir sekilde hedeflemelerine ve saglikli dokularin
radyasyona maruz kalmasini azaltmasina izin veren otomatik bir sistem olan bir yerlesik
goriintiileyici vardir. Bu teknige goriintii kilavuzlugunda radyoterapi (Image Guided
Radiation Therapy, IGRT) denir (Ling vd. 2006). IGRT, YART in radyasyon iletim
hassasiyetini gelistirir ve boylece 1sinlanan normal doku hacmini azaltir.
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Son olarak 1990'larda Stereotaktik Radyocerrahi (Stereotactic Radiosurgery,
SRS), Stereotaktik Vicut Radyoterapisi (Stereotactic Body Radiation Therapy, SBRT)
gibi daha biyik geometrik hassasiyete sahip 6zel tedavi cihazlarinin gelistirilmesi, doz
dagiliminin kontroliinii daha da arttirmistir (Mohan vd. 1995).

2.2. Lineer Hizlandirici

Lineer hizlandiric1 (Lineer Akseleratdr, LINAK), yiiklii par¢aciklari bir dogrusal
tiip boyunca hizlandiran cihazlardir (Sekil 2.1). Yiiksek enerji fizigi ¢alismalarinda
kullanilan lineer hizlandiricilarla kiyaslandiginda, radyoterapi uygulamalari igin
kullanilan tibbi amagcli lineer hizlandiricilar ¢ok daha kompakt yapidadirlar. Bu kompakt
yapt ve bir es merkez etrafinda konumlandirilarak, olusturulacak hiizmelerin, hasta
etrafinda cesitli agilardan verilebilmesine olanak tanimaktadir.

Lineer hizlandiricilarda olusturulan elektron hiizmeleri dogrudan, yiizeysel
yerlesimli tlimorlerin tedavisi amagli kullanilabilecegi gibi bu hizlandirilmis elektronlar
bir hedefe carptirilarak x-1s1nlar1 eldesi yapilabilmektedir ve bu x-1sinlari ile daha derin
yerlesimli tiimorler tedavi edilebilmektedir. Lineer hizlandiricilarda termoiyonik
emisyon sonucu elde edilen elektronlar, geometrisi dalga olusumuna goére tasarlanmig
vakumlu ve dogrusal dalga kilavuzu i¢inde, elde edilmek istenen enerji seviyesine uygun
olarak iretilen mikrodalga radyo frekanslari ile 4 MeV mertebesinden 25 MeV
mertebesine kadar hizlandirilabilmektedir. Elektron hizlandirmalarda hedeflenen yiiksek
kinetik enerji seviyelerinin eldesi icin mikrodalga radyo frekanslar1 10> MHz (L Band1)
ve 10 MHz (X Band) arasinda degisiklik gostermektedir.

Ureticilerin tasarimlarina gore, mikrodalga {iretimi ve yiikseltimi yapan
sistemlerin isimlendirmesi ve tasarimi degisiklik gostermektedir. Magnetron, mikrodalga
radyo frekans dalgasi {iretimi yapan bir cihazdir. Milisaniye mertebesindeki araliklarla
mikrodalga atimlart {diretir. Klystron ise mikrodalga giiglendiricisi olarak goérev
yapmaktadir. Diisiik giicteki osilatorler tarafindan tretilen mikrodalgalar klystronda
guclendirilir (Gilmour 2011).
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Sekil 2.1. Lineer Hizlandiric1 (Saeed 2015). Radyo frekans (RF) jeneratorii tarafindan
uretilip yiikseltilen mikrodalgalar elektron tabancasi tarafindan iiretilen elektronlarla es
zamanl olarak dalga kilavuzuna girerler. Burada bu elektronlar dalgalara bindirilirler.
Vakumlu bir ortam olan bir dalga kilavuzu boyunca yiiksek enerji sahibi mikrodalgalar
tarafinda hizlandirilan elektronlar dalga kilavuzunun etrafina yerlestirilmis magnetler
yardimiyla kilavuzun ortasina odaklanir. Paralel bir demet halinde dalga kilavuzundan
cikan elektronlar hedefe dik acgiyla carptirilmak i¢in manyetik biikiilme saglayan
miknatislarla yonlendirilir. Hedefe ¢arpan elektronlar x-151n1 olusturarak koni bigiminde
hastanin konumlandig1 tedavi masasma gider. Dalga kilavuzunu da iceren LINAK
kismina gantri ad1 verilir. Gantride hedefte sonra 151n cihazi terkedene kadarki kisminda
bulunan kolimatdrler yardimiyla 15in istenen sekle getirilerek (tliimor sekli gibi) masa
aksisi dogrultusunda ilerler. Gantri hasta etrafinda donebilen bir mekanige sahiptir.
Gantri ekseni ile masa ekseninin kesistigi noktaya izomerkez denir. Hasta masada
izomerkez tiimoriin merkeziyle ¢akisacak sekilde konumlandirilir

Modern lineer hizlandirict cihazlarinda, hizlandiricr tiip sonrasinda konumlanan
diger bir boliim, gantri olarak adlandirilan ve igeriginde x-1s1n1 olusumu i¢in gerekli hedef
materyali, hiizme sekillendirmek icin filtre materyali, Gretilen hizmelerin
sekillendirilmesi i¢in birincil ve ikincil kolimatdrleri, olusturulan hiizmelerin dozimetrik
olarak izlenmesini saglayan yapilar1 ve istenilen amagclara gore hiizmeyi sekillendirecek
olan ¢ok yaprakli kolimatorleri bulundurur.

Hizlandirict tiip i¢inde, yliksek enerjiye sahip, atimlar haline ilerleyen elektron
hiizmesi, tedavi i¢in istenilen iyonize radyasyon tiiriine gore, lineer hizlandiricinin kafa
boluminde ya bir hedefe yonlendirilir (x-1sinlari1 i¢in) ya da sagici bir foil-diizlem-folyo
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iizerinden gegcirilir. Elektronlar tungsten gibi yiiksek yogunluklu bir hedefe
carptirildiginda, frenleme (Bremsstrahlung) x-1sinlari meydana gelir. Carptirilacak olan
bu hedef gelen elektronlarin tamamini sogurabilecek kalinlikta ve sogutulabilir olmalidir.
Uretilen x-1sinlarinin ortalama enerjisi, maksimum enerjinin yaklasik olarak s Qi
kadardir. Elektron hiizmelerinin olusturulmasinda ise, hizlandiric1 tiipten ¢ikan
elektronlar yaklasik olarak 3 milimetre (mm) ¢apinda ince bir demet halindedir. Tedavi
alan1 boyunca tiniform bir doz dagilimini saglayabilmek icin elektronlar sagici bir diizlem
folyoya carptirilir.

Hizlandirilan elektronlarin hedef materyaline c¢arptirilmasi sonrasinda, tercih
edilen klinik kullanima bagli olarak, 1sin profilinin diizlesmesi amacgh diizlestirici
filtreden gegirilir.

Uretilen x-1smlarmin sekillendirilmesi icin birincil ve ikincil kolimatorler
kullanilir. Birincil kolimatorlerde, dairesel bir agiklik ile konik bir hiizme sekli
saglanmasi hedeflenirken, ikincil kolimatorde ise MLC kolimatdr yapraklart ve ¢eneler
(jaw) ile esmerkez diizlemi iizerinde, hedeften 100 cm uzaklikta, en fazla 40 x 40 cm?
olacak sekilde, poligonal alan sekillerinin olusturulabilmesi hedeflenir.

Lineer Hizlandiricilarin gantri kisminda bulunan bir diger yap: ise hiizmelerin
dozimetrik olarak izlenmesini saglayan yapilardir. Iyon odasi sekilde olan bu yapilar,
tedavi sirasinda olusturulan 1s1n ¢iktisinin siirekli olarak kontrol edilmesini saglar. Bu
0zelliginin yan1 sira, olusturulan hiizmelerin diizliik ve simetri degerlerinin de belirlenen
limitler i¢inde olup olmadigini kontrol eder. Olasi bir hata durumuna karsi, iki adet
birbirinden bagimsiz sekilde giiclendirilen iyon odasindan olusan sistem, hasta
giivenliginin saglanabilmesi i¢in 151n liretimi sirasinda es zamanli olarak ¢alismaktadirlar.

Tibbi amagli modern lineer hizlandiricilarin 6nemli bir diger bileseni ise hastanin
tedavi sirasinda sabit bir sekilde duracagi tedavi masasidir. Tedaviyi en az sekilde
etkilemesi adina, cogunlukla diisiikk materyal yogunlugu ve diisiik elektron yogunluguna
sahip olan karbon fiber ve polikarbon kopiiklerden yapilmaktadir. Tedavi planinda
konumu belirlenen esmerkez noktasinin, hastada dogru yerde konumlandirilabilmesi i¢in
hasta masasinda en az 4 eksende hareket edebilme kabiliyeti vardir.

2.3. Proton Tedavisi
2.3.1. Radyoterapide proton

Atomlarin etrafinda bulunan elektronlar doku gibi ortamlarda atomlarin bir arada
bulunmalart sonucunda kaynasmakta ve atomlarin etrafin1  bir bulut gibi
cevrelemektedirler. Hizlandiricilar yardimiyla belirli bir enerjiye ¢ikarilan protonlar
ortama girdiklerinde ortamda bulunan elektronlar ile etkilesimler yaparak enerji
kaybederler. Bu enerji kayb1 protonlarin elektronlar ile dogrudan carpismasi, sagilmasi
gibi etmenlerle gerceklesebilecegi gibi baskin olarak zit yiiklerinden 6tiirii Coulomb
etkilesimleri ile gergeklesir. Protonlara oranla daha biiyiik bir kiitleye sahip olduklari i¢in
ilerleme dogrultusunda biiyiikk bir sapma gerceklesmez. Protonun birim mesafede
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kaybettigi enerji kendi hizinin karesi ile ters orantilidir. Bunun anlami etkilesimler ile
enerjisini kaybeden proton gitgide yavaslayacak ve yavasladik¢a birim mesafede
gerceklestirdigi iyonlasma miktar1 artacaktir. Bethe-Bloch denklemi bu enerji kaybini

tammlar.
<(1E> 4722 .nz: ( e2 J2|:|n( 2N eCZ 622 ] 3,2:| (2])
dx m.C ﬁ 47Z80 I(l_ﬂ )

Denklem 2.1°de, E pargacik enerjisini, me elektronun durgun kitlesini, x mesafeyi,
Z pargacigin yiikiinii, n ortamin elektron yogunlugunu, I ortalama uyarilma potansiyelini,
¢ 151k hizin1 ve Xo vakum gecirgenligini ifade eder.

Derin doz dagilimi ortamda enerji kayip oranini izler. Tek enerjili proton demeti
icin dozda baslangigta derinlik ile beraber yavas bir artis olur. Proton gidebilecegi
mesafenin sonuna gelmek izereyken ortama aktarilan enerji ve gergeklesen iyonlagsma
maksimum degerine ulasir ve protonun doz-derinlik egrisinde bir pik olugmasina sebep
olur (Sekil 2.2). Bu pik “’Bragg Peak’’ olarak adlandirilir (Mayles vd. 2007).

11
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Sekil 2.2. Bragg Piki (Lang ve Riesterer 2013). Isin hastaya girdiginde, depo edilen doz
derinlikle degisir. Fotonlar ortamda ilerlerken orbital elektronlarini Compton Olayi,
Fotoelektrik Olay ve Cift Olusumu etkilesim c¢esitlerinden biriyle atomdan ayirir ve
atomu iyonize hale getirir. Bu etkilesimler disinda foton, ¢cekirdekle dogrudan etkilesime
girebilir ve sayet yeterli enerjiye sahipse cekirdekten ndtron gibi ikincil parcacik
salimimina sebep olabilir. Bu siire¢ sirasinda fotondan elektrona, ortama enerji aktarilir.
Ortama aktarilan bu enerji doz olarak ifade edilir. Giriciligi diisiik olan fotonlar cildin bir
kag santimetre (cm) altinda bu etkilesimleri yogunlastirir ve maksimum dozu burada depo
eder. MV mertebesinde fotonlar maksimum dozu yiizeyin yaklasik 1,4-2 cm altinda
birakir, daha sonra bu dozun degeri derinlikle birlikte siirekli olarak azalir (mavi egri).
YuUkli iyonlarin derinlikle birlikte ortama biraktigi doz, maksimum noktasina kadar
fotonun depo ettigi doz degerinden daha diisiiktiir. Pozitif yuke sahip olan proton ortam
boyunca ilerlerken ortamda bulunan atomlarin negatif yiikli orbital elektronlar ile
elektrostatik agirlikli etkilesime girer. BOylece iyonun enerjisi ve hizi derinligin
artmasiyla stirekli olarak azalir ve bir noktada durma seviyesine gelerek iyonlagsma
yogunlugunun artmasiyla Bragg piki olusur. Bragg pikinden sonra doz birka¢ mm i¢inde
sifira diiser (kirmizi egri). Enerji arttifinda ise hem foton hem de protonlarda giriciligi
arttigindan maksimum doz piki daha derinde olusur

Sekil 2.2°de de goriildiigii iizere tek enerjili proton demetinin Bragg piki hedef
hacimlerin boyutlarin1 sarmak i¢in dar bir alan olusturabilme yetisine sahiptir. Daha genis
derinlik kapsamasi i¢in Bragg pik farkli enerjilerde bir cok demetin siiperpozisyonu ile
genisletilebilir. Klinik uygulamalarda tek enerjili bir demet, derinligi degisen tiimoriin
tedavisinde kullanilamaz. Tiimoriin, demet giris dogrultusunda cilde en yakin ve en uzak
noktalar1 tedavi etmesi icin farkli enerjilerde proton demetleri kullanilir. Farkli enerjili
demetlerin piklerinin birlestirilmesi (sliperpozisyon) ile tiimér demet tarafindan
kapsanmis olur. Farkli enerjili demetlerin kullanilmasi ile elde edilen bu doz-derinlik
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egrisi (Sekil 2.3) genisleyen Bragg piki (Spread Out Bragg Peak, SOBP) olarak
adlandirilir (Cotter vd. 2012).
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Sekil 2.3. Genisleyen Bragg Pik (Spread Out Bragg Peak, SOBP), kademeli derinliklerde
birka¢ ayr1 Bragg zirvesinin (#2 ve #3 ile gosterilen ince mavi ¢izgiler) toplamidir.
Karsilagtirma i¢in bir x-151n1 demetinin (kirmizi ¢izgi) derinlik-doz grafigi verilmistir.
Pembe alan, normal dokulara zarar verebilen ve 6zellikle cildin ikincil kanserlerine neden
olabilecek ek x-1ginlarini temsil eder (Levin vd. 2005)

Sekil 2.3’te goriilen 1, 2, 3 ve numaralandirilmamis farkli enerjilere sahip proton
demetleri tarafindan olusturulmus mavi renkli Bragg piklerin derinligi ilk enerjisiyle
dogru orantilidir.

Proton demetinin alt-iist ekseninde degisen timdr derinligine kapsaminin
ayarlanmasi icin iki farkli yontem uygulanir. Bu yontemler aktif tarama ve pasif
sacilmadir. Aktif tarama tekniginde, proton demetinin cihazdan ¢iktig1 kisimda bulunan
elektromiknatislar ile demetin enerjisi konuma bagli olarak degistirilerek enerji istenen
derinligi gore ayarlanir. Pasif sagilma tekniginde ise 151n, bir diyafram agikligi ve 1sin
yoluna yerlestirilen bir menzil dengeleyici (kompansator) tarafindan modifiye edilen 151n
icin uzak kenar veya durma pozisyonu ile eksenine dik olarak sekillendirilir. Bu, doz
dagiliminin hedefin uzak kenarina uyumunu arttirir (Zou vd. 2015). Yani demetin 6niine
farkl1 materyallerden iiretilen ve konuma goére kalinliginin timor derinligine gore
belirlendigi kompansatorler kullanilir. Tiimoriin derin oldugu yerde kompansator ince,
tlmoriin yiizeye yakin oldugu yerde ise kompansatdr kalinligi fazladir. Bu teknikte
demetin, malzeme ile etkilesimi sonucunda nétron gibi ikincil pargaciklar ortaya ¢ikar.
Dozimetrik agidan belirsizlige sebep olan bu ikincil radyasyonun ikincil kanser
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olusumuna etkisi olacagl ongoriilmektedir (Leroy vd. 2015). Proton demetleri elektron
demetlerine gore daha kiiciik agilarda sagilirlar. Ciinkii protonlar daha agir yiiklii
parcaciklardir. Yani proton demetleri elektron veya foton demetlerinden daha keskin
yanal dagilima sahiptir.

Protonun ortama girisinde gorece yiiksek olan enerjisinden otiirii cilde giriste
olusturdugu iyonlagsma dolayisiyla doz diisiiktiir. Yapilan c¢alismalara gore giriste
meydana gelen iyonlasma pikin zirvesindeki iyonlasma miktarinin yaklasik olarak onda
ikisi kadardir (Sekil 2.4). Enerjisini yitiren proton ortamda bulunan bir elektronun
yoriingesine yerlesmesi sonucunda hidrojen atomuna doniisiir. Boylece pikten sonra bir
¢ikis dozu olusmaz (Podgorsak vd. 2005). Bu durumda, diisiik giris dozu ve olmayan
¢ikis dozu sayesinde proton enerjilerinin, x-1sin1 enerjilerine kiyasla, ¢evre dokular1 daha
Iyi koruyarak hedefi sardig1 sdylenir.

Protonun, ortamda giris dozunun diisiik ¢ikis dozunun ise olmamasinin yaninda
klinik kullaniminin bagka 6nemli yanlar1 da vardir. Bu etmenlerden ikisi protonun lineer
enerji transferi (Linear Energy Transfer, LET) ve bagil biyolojik etkinliktir (Relative
Biological Effectiveness, RBE). LET, radyasyonun birim mesafede ortama aktardigi
enerji miktaridir ve birimi keV/pm’dir. Yiiksek LET degerine sahip radyasyon tiirlerinin
ortama biraktig1 enerji, depoladigi doz daha yiiksektir. Bunun anlami yiiksek LET’li
radyasyonun tahrip giicli daha yiiksektir. RBE, radyasyon tiirliniin tahrip yeteneginin
diger bir olgiisiidiir. Ayn1 miktarda ortama verilen farkli tiir radyasyonlarin ortamda
olusturduklari tahrip miktar1 bagil RBE’yi olusturur. Referans olarak 250 kilovoltluk x-
1s1n1 alinmaktadir. Protonun RBE degeri ortalama olarak 1.1°dir (Podgorsak 2005). LET
arttikca RBE dozu da artar. Protonun LET’1 fotonlara gore yliksek olmasina ragmen RBE
degeri dozu hemen hemen aynidir.

Protonun RBE degeri dokunun tipine, doz hizina (birim zamanda sogrulan
doz), dozun enerjisine baglidir. Bu yilizden protonun RBE degeri, Bragg pikinin son
kisminda yiikselir.

Klinikte kullanilmak i¢in elde edilen proton 1gininin enerji sinir1 250 MeV'e kadar
ulagsmaktadir. Proton lineer hizlandirici, siklotron veya sinkrotron kullanilarak yiiksek
enerjiye hizlandirilabilir. Geleneksel lineer hizlandiricilar proton ve agir parcaciklarin
klinikte kullanilabilecek yiiksek enerjiye ulagmalarini saglayabilmek i¢in ¢cok genis
bir alan gerektirirler. Bu yiizden ¢ok uygun degillerdir. Bu nedenle siklotron ve sinkrotron
proton tedavisi i¢in esas hizlandiricilar olarak kullanilirlar. Siklotron da sabit bir enerjide
stirekli ve yiiksek enerjili 1s1n elde edilirken, sinkrotronda farkli manyetik ve elektrik
alanlarla farkli enerjilerde 1s1n elde edilir. Siklotronda enerji azalticilarla 1s1min sinirt
ve yogunlugu modifiye edilerek herhangi bir derinlikteki timor tedavi edilebilir. Enerji
azalticilarinda notron kontaminasyonu problemi vardir ve ¢evrede daha fazla koruma
gerektirir. Sinkrotronda ise istenilen enerjide proton uretilebilir. Ginlimuzde teknolojik
ilerlemelerle ylksek egimli elektrostatik akseleratorler ve lazer plazma parcacik
hizlandiricilar ile farkli konfiglirasyonlarda ve boyutlarda yeni arayiglar devam
etmektedir.
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Elde edilen 151n magnetik yollarla tedavi odasina ulastirilir. Isin dagilim yollar1
tek bir hizlandiricidan bir¢ok tedavi odasina ulasabilir. Tedavi odasina ulastiktan sonra
radyasyonun verilmesi i¢in iki yol vardir.

Birinci yol hasta etrafinda 360 derece donebilen oldukga genis bir gantri ile olur.
Diger bir yolda sabit 1s1n olarak adlandirilan tek bir yonde radyasyonun verilmesidir. Bu
yontemde hasta koltugu hareketleri ile ¢esitli agilardan tedavi saglanabilir.

Konvansiyonel foton radyasyon tedavisinin lokal bolgesel kanser tedavisinde
onemli bir yeri bulunmaktadir. Tedavide timore maksimum dozu verirken ¢evre saglam
doku ve organlarin en az etkilenmesi amaglanmaktadir. Klinik kanitlar radyoterapide hem
genel sagkalim hem de lokal kontrol i¢in doz cevap iliskisi oldugunu bildirmektedir. Bu
amagla tedavide doz artirnmi ya da kemoterapi ile beraber uygulama yaparak doz
etkinliginin artirilmas: yapilmaktadir. Bu da toksisitenin artisina neden olmaktadir.
Glinlimiize kadar foton radyoterapi tekniklerinde ve cihazlarinda belirgin gelismeler
olmustur. Bu gelismelerle hedef timor hacmine yiiksek doz radyasyon uygulanirken
cevre normal dokularin daha az doz almasi saglanir. Her ne kadar konformal RT ve
YART ile normal doku toksisitesi azaltilmaya ¢aligilsa da foton 1gininin rolatif yiiksek
¢ikis dozu tedavi doz artisini ve toksisite azaltma etkisini sinirlamaktadir.

Radyasyon tedavisi konvansiyonel olarak x-isinlari1 kullanilarak yapilmakta olup,
kullanilan 1ileri planlama teknikleri proton tedavisine adapte edilerek gelistirilmeye
calisilmaktadir. Kullanilan ve gelisme asamasindaki bazi teknikler sunlardir: Yamali alan
radyasyon (Gottschalk 2004), solunum ayarli radyasyon, yogunluk ayarli proton terapi
(Pérez-Andujar vd. 2009). Proton tedavisi disaridan radyoterapi yontemlerinden biridir.
Foton radyoterapisi ile karsilastirildiginda doz dagilimindaki istiinliigiine bagli bazi
avantajlar saglamaktadir. Hizlandirilmis iyonize partikiillerin hedef timor Gzerinde
oldiiriicti etkisi vardir ve biiytik kitle 6zelliginden dolay1 doku i¢inde ¢ok fazla sagilima
neden olmadan, yine belli bir mesafede enerjisini sonlandirarak etkisini gostermektedir.
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Sekil 2.4. Foton i¢in derinlik doz egrileri ile bir proton "Genisleyen-Bragg piki" (SOBP)
arasinda karsilastirma. Hedef hacim kirmizi renkte gosterilir. Proton doz dagilimi ideal
duruma foton doz dagilimindan ¢ok daha fazla yaklasir. Ozellikle, proton dozu hedef
hacmin merkezinden uzakta bir kisminda aniden durur ve hedef hacmin yakiindaki
bolgeye daha az doz verir (Klyachko 2017)

Proton tedavisinin foton radyasyona gOre en bilyiik avantaji derin doz
dagilimindaki farka dayanir. Modiile edilmemis proton radyasyonu nispeten daha kii¢lik
ama belli bir derinlik sinirina ulasincaya kadar sabit dozda gider ve enerjisinin biiyiik bir
cogunlugunu 0,5-1 cm gibi bir mesafede bosaltir. Bu alanin gerisinde kalan normal doku
korunmus olur (Sekil 2.4). Modiile edilmemis proton demeti ile tiimér voliimiini
kapsamak zor oldugu i¢in modiilasyon ile SOBP olusturularak istenilen timor
voliimii kapsanmasi saglanabilir. Demetin modiilasyonu foton demetinden daha yuksek
cilt dozu olusmasina neden olan giris dozu ile sonuglanir. Buna karsin doz hedefin
baslangicina en yakin yerde daha diisiik, en uzak yerinde ise sifira ulagmaktadir. Foton
tedavisinde nispeten diisiik yiizey dozu, hizla ylikselen ve ¢cabuk ulasilan olusum noktasi
(build up) olarak tanimlanan maksimum doz boélgesi ve istenilen derinlikte ylksek dozla
birlikte fotonun viicuttan ¢ikisina kadar giderek azalan doz bolgesi bulunmaktadir. Proton
kiiciik bir alanda enerjisinin biiyiik bir kismmi verdigi igin fotona goére doku
diizensizliginden daha ¢ok etkilenir. Daha kesin ve dikkatli planlama gerektirir.
Sabitleme ve goriintii rehberliginde tedavi dogrulugu biiyiik énem tasir. Protonla verilen
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doz, Kobalt Gray Esdegeri (Cobalt Gray Equivelance, CGE) olarak tanimlanir. CGE gray
olarak olgllen proton dozunun Biyolojik Etkin Doz, (Biological Effective Dose,
BED) ile ¢arpimina esittir. BED, izoefektif doz hesaplar1 i¢in kullanilir ve belirli bir o/f3
orani ile karakterize edilen, belirli bir dokuya fraksiyon basina dozun ve toplam dozun
belirli bir kombinasyonu ile verilen gercek biyolojik dozun bir 6lcisidir. BED,
fraksinasyon zamanlamalarinin etkilerini karsilastirir.

BED = nd[1+ l} 2.2)
[04

Burada, n fraksiyon sayist ve d fraksiyon basina doz olmak iizere nd ¢arpimi
toplam dozu ifade eder. o/ orani ise, lineer ve kuadratik hiicre 6liimlerinin esit oldugu
dozdur. Bu oran arttiginda (o), subletal (6liimciil dozun altinda) olan olaylarin
etkilesiminin katkis1 az, azaldiginda ise () subletal olan olaylarin etkilesimleri daha
fazladir demektir. Bu oran, dokunun fraksiyon biiyiikliigiine olan hassasiyetini gosterir
ve normal dokular i¢in diisiik, timorler ve hizli gogalan dokular i¢in yiiksektir (Toklu vd.
2015).

2.4. Proton Hizlandirmakta Kullamilan Cihazlar
2.4.1. Sayklotron (Cyclotron)

Sayklotron (Cyclotron) (Sekil 2.5), D’ler olarak isimlendirilen ve igerisinde spiral
kanallarin bulundugu kisimlardan olusur. D’lerin arasinda kalan boslugun merkezine,
elektronu 1sitilarak koparilmis hidrojen c¢ekirdegi (proton) enjekte edilir. D’lere
uygulanan voltaj ile D’ler arasinda yiiksek frekansli bir alternatif alan indiiklenir.
Kaynaktan sisteme dahil edilen proton, olusan elektrik alanin etkisiyle D’lerin tizerinde
bulunan spiral kanala girer. Protonun kanalda ilerlemesi saglamak igin hareket yoniine
dik eksende, D’lerin iki yanimna yerlestirilen miknatislar ile manyetik alan uygulanir.
Uygulanan manyetik alanin etkisiyle dairesel bir yoriinge ¢izen proton D’lerin arasindaki
bosluga bir kez daha gelir. Burada bulunan elektrik alanin etkisiyle hizlanan proton
kanala girer. Hizlanan protonun ayni manyetik alanda ¢izecegi dairesel yoriingenin
yarigapt artacaktir. Bu ylizden bu kanalin yarigap1 dncekine gore daha biiyiiktiir. Bu
sekilde D’ler arasinda hizlanan proton istenen enerjiye ulastiktan sonra sistemden ¢ikar.
D’ler arasinda bulunan kanallarin boyutlar1 ve uygulanan manyetik alan sabit oldugu icin
belirli bir enerjide proton liretilebilir. Sistemden ¢ikan proton demetinin enerjisi sabittir..

Bu hizlandirict tedavi amachi ¢ok sik kullanilmamaktadir. Daha yaygin
kullanildig1 alanlara Pozitron Emisyon Tomografisi/Bilgisayarlt Tomografi (PET/BT)
gibi taramalarda kullanilan radyoizotoplarin iiretiminde kullanilmasi 6rnek verilebilir.
PET/BT taramalarinda tiimoriin yerini ve boyutunu tespit etmekte kullanilan ve bir
radyoaktif elementin bir sekere baglanmasi ile elde edilen florodeoksiglukozun (FDQ)
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yapisinda bulunan flor elementinin proton bombardimanina maruz birakilmasiyla elde
edilir.

Cyclotron

Sarmal
Isin yolu

Elektromiknatislar DR Rt

) iki yarim daire
& boslugu
Hedef

ikan 1sin
Osilatér@ % z

Sekil 2.5. Sayklotron (Mraz 2017)
2.4.2. Senkrotron (Synchrotron)

Senkrotronun altinda yatan fiziksel mantik sabit manyetik alanda artan enerjiye
karsilik doniis yaricapinin arttirilmasi seklindedir. Denklem 2.3°te verilen esitlikte
enerjisi arttirilan protonun sabit yaricapli bir hizlandiricida hizlandirilmasinin degisen
manyetik alan ile miimkiin oldugu goriilmektedir. Bu fiziksel prensip senkrotronun
temelini olusturmaktadir.

gqBr = ZMv2/r (2.3)

Denklem 2.3’te q pargacigin yiikii, B manyetik alan, r yoriingenin yaricapi, Z
parcacigin atom numarasi, M parcacigin kiitlesi ve v pargacigin hizidir. Sekil 2.6’da
semas1 gorlilen Synchrotron, yaricapt sabit hizlandirici tlinel, elektromiknatislar ve
radyofrekans bosluklarindan olusmaktadir. Kaynaktan belirli bir baslangic hizi ile
sisteme giren proton tiinel boyunca konumlandirilmigs RF odalarinda elektrik alan ile
hizlandirilir. Hizlanan protonlar manyetik alani degistirebilen elektromiknatislar ile
yoriingede tutulur. Bu sekilde farkli enerjilerde proton demetleri tretilmesi mamkin olur.
Farkli derinliklerde bulunan tiimdrler icin ihtiya¢ duyulan enerjiler elde edilmis olur
(Mayles vd. 2007).
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Sekil 2.6. Senkrotron (Anonymous 6)
2.5. Tedavi Planlama Sistemleri

Gunumuz teknikleriyle, hastalara recete edilen radyoterapi tedavileri, neredeyse
tamamiyla bilgisayar hesaplamalarindan ve grafiklerinden yararlanir. Gelismekte olan
bilgisayar teknolojisinin giicini her yeni versiyonda daha da verimli kullanmay1
hedefleyen modern Tedavi Planlama Sistemleri, tedavi ile ilgili bircok parametreyi,
hesaplamaya ayni1 anda dahil ederek, kompleks ¢éziimleri de iceren bir ¢dziim uzayi
icinden en optimal sonucu kullanicisina 6nerebilecek 6zellige sahiptir. Tedavi planlamasi
hesaplamalarina dahil edilebilecek parametreler su sekilde siralanabilir; mevcut tedavi
cihazinin geometrik ve dozimetrik detaylar1 ve modelleri, radyasyon-madde
etkilesimlerinin simiile edilebilmesi i¢in muhtelif doz hesaplama algoritmalari, hastanin
onceki radyoterapi tedavisi ya da tedavilerinden aldigi doz, hastanin kesitsel goriintii
bilgileri ile elde edilen hasta doku ve geometrisi bilgisi, hedeflenen ¢ boyutlu doz
dagilimmi saglayabilmek adina muhtelif acilarda konumlanmis gantri ve kolimator
acilar1 veya arklardir (Goitein 2007).

Giliniimiiz radyoterapi teknikleri, gelisen teknoloji ile daha kompleks bir hal
alirken, getirisi olarak da hedefleri keskin ve tutarli olarak 1sinlamaya ve komsuluktaki
normal dokulart ¢ok daha iyi korumaya olanak tanir. Giiniimiiz tedavi planlama
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sistemleri, yeni tedavi tekniklerini kisa siirede yiiksek dogrulukla hesaplayabilecek
kapasiteye ulasmistir (Anonymous 2). Bu hesaplamalar, uzaysal konum, siire, doz
aktarim hiz1 ve yogunluk ayarlamasi gibi farkli parametrelerin optimizasyonu ile hekimin
recete ettigi tedavi dozunun istenen hedefe ulastirilmasini saglayan bir ¢6ziim
bulmaktadir.

Doz hesaplama algoritmalari, tedavi planlama sistemleri arasinda degisiklik
gostermektedir. Dogruluklar1 ve tutarliliklar1 gesitli dogrulama yontemleri ve istatistik
hesaplar1 ile kanitlanmig birka¢ farkli doz hesaplama algoritmasi igeren RayStation
planlama sistemi, kisa siirede yiiksek tutarlilik ve dogrulukla tedavi planlamas1 yapabilme
imkani1 tanimaktadir (Anonymous 3). Hizli sekilde gelisen bilgisayar teknolojisinin
yeniliklerini, kodlama ve yazilim konusundaki tecriibesi ve yetkinligi ile birlestiren
RaySearch Laboratories, RayStation Urunt ile ginimdazin ileri tedavi teknikleri olan
VMAT ve proton terapi planlarini kolaylik ve dogruluk ile yapabilme imkani sunar
(Anonymous 4, 5). VMAT planlar igin RayStation sisteminde, recete edilen doz igin
hedefler ve kisitlamalar tanimlanir ve sistem, tedavi makinesinin sinirlamalar1 dahilinde
bu kriterlere miimkiin oldugunca yakin bir plan olusturur. Burada kisitlamalardan kasit,
belirli bir bélgede belirli bir dozun iistiinde ya da altinda doz gérmek istemiyorsak, doz
dagilimmin seklini degistirmek igin kullanilan doz kisitlama fonksiyonlaridir. Ornegin;
OAR icin maksimum doz kisitlamasi belirlemek gibi. Planlama sisteminin hizli bir
sekilde hesaplama yapabilmesinden 06tirt, hesaplamalar saniyeler mertebesine
stirmektedir. Bu kolaylik ise kullaniciya, farkli tedavi plani senaryolarini1 degerlendirmek
icin birkag alternatif tedavi plani olusturabilme imkani tanimaktadir (Anonymous 4).

Proton planlamalar1 konusuna bakildiginda ise, RayStation planlama sistemi
farkli ireticilerin proton tedavi sistemlerini desteklemektedir. Sistem, pencil beam
taramasi, ¢ift sagilma (double scattering), tiniform tarama, cizgi tarama ve wobbling
(yalpalama) gibi ¢esitli tedavi seceneklerini sunar. Ayrica RayStation sistemi proton
hesaplamalari i¢in kullaniciya, hizli Monte Carlo doz hesaplama ve optimizasyonu, 4D
optimizasyon imkani, Pencil Beam taramasi optimizasyonu, adaptif planlama, organ
hareketi simulasyonu ve bir guvenlik -destek- 6zelligi olarak otomatik olarak yedek foton
plan1 yapabilme imkan1 saglamaktadir (Anonymous 5).

Ozetle, tedavi planlama islemi, kullanicinin elindeki tedavi cihazinin verileri ve
hasta goriintiisiinden alinan veriler ile, sanal bir cihazda sanal bir hastanin tedavisini en
uygun sekilde tamamlanabilmesi gorevini iistlenmektedir. Bu islemler gerceklestirilirken
radyasyonun dogasindan ve iretim seklinden kaynakli stokastik etkileri de iginde
barindiran doz hesaplama algoritmalart kullanilmaktadir. Tedavi planlamasi
hesaplamalarinda amaglanan, sonu¢ alinan simiilasyonun, gercek bir cihaz ile hastaya
uygulanabilir olmast ve beklenilen terapotik etkiyi en iyi sekilde goOsterebilecek
kisitlamalar ve hedeflerin belirlenebilmesidir (Goitein 2007).

2.6. Radyobiyolojik ve Dozimetrik Parametreler

Radyasyon onkolojisinin amaci, tipik olarak verilen doza bagli olan tiiméoriin lokal
tedavi oranlarini arttirmaktir. Timor veya risk altindaki organdaki doz dagilimi, spesifik
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doz hesaplama algoritmalar1 ile hesaplanir. Bu algoritmalar doz dagilimi iizerinden

matematiksel ve istatistiksel olarak hesaplanan radyobiyolojik modellere dayanmaktadir
(Dale vd. 2007).

Radyoterapide biyolojik modeller 1980'lerin sonunda ve 1990'larin basinda '3B
konformal donemin' baslangicinda ortaya ¢ikmaya basladi. Ayn1 zamanda, doz-hacim
histogrami (Dose Volume Histogram, DVH) kavrami RT tedavi planlama alanina girdi.
Bu histogram, radyasyon tedavisi planlamasinda radyasyon dozunu doku hacmiyle
iligkilendirir ve bir plan degerlendirme araci olarak, yani farkli planlardan veya
yapilardan dozlari karsilagtirmak i¢in kullanilir (Sekil 2.7). DVH, hedef ve normal doku
hacimlerinde 'yeni' 3B doz dagilimlarinin basitlestirilmesini temsil eder. Bu DVH'lerin
timor kontrol olasiligini (Tumor Control Probability, TCP) ve normal doku
komplikasyon olasiligini (NTCP) tahmin etmek i¢in kullanma potansiyeli kisa siirede
fark edildi ve TCP ve NTCP i¢in matematiksel fonksiyonlar literatiirde ortaya ¢ikmaya
basladi (Chaikh vd. 2017; Tommasino vd. 2017).

Plan doze: VAT Hypo [T 1) [sGyl

Sekil 2.7. VMAT teknigi kullanilarak yapilan bir hasta planinin Doz-Hacim Histogrami.
Burada farkli renkler, farkli dokulart ifade eder ve dokularin hangi hacimde (dikey eksen)
hangi dozu (yatay eksen) aldigin1 géstermektedir

Bazi fonksiyonlar dogrudan doz dagilimini hesaplamak icin kullanilan tedavi
planlama sistemlerinde (Treatment Planning System, TPS) mevcuttur. Bununla birlikte,
radyoterapi sonuglarini tahmin etmek i¢cin bu modellerin giivenli kullanimi igin ¢esitli
onlemler alinmalhdir. Ornegin; her kanser bélgesi icin radyobiyolojik parametre
ayarlarinin degiskenligi g6z ardi edilmemelidir (Warkentin vd. 2004).
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Uluslararas1 olarak, radyobiyolojik modellerden ginlik radyoterapiye tahmin
uygulama egilimi vardir. Deneysel ve teorik radyobiyolojik ¢alismalar, hiicre dongusu
tahminleri ayrintilarla birlikte kullanilirsa, kendileriyle birlikte, hastaya daha az
gecikmeli reaksiyonlar ile daha etkili tedavilerle timor kontrol olasiligini iyilestirmenin
mimkiin  oldugunu gostermektedir. Timor kontrol olasili§i, normal doku
komplikasyonlar1 olasiligi ve biyolojik degiskenler gibi radyobiyolojik modellerin,
geleneksel veya hipofraksiyonlu radyoterapideki klinik uygulamalar: igin yiiksek bir TCP
ve diisiik NTCP'nin onkolog ve medikal fizik¢inin planlamada karar verme araglarina
donlstiglinii gosteren 6zel tedavi programlarini tahmin etmek gibi bir amaci vardir.
Radyobiyolojik modeller uygulamasi, yapilan radyoterapi tedavi planlamasini kabul
etmek veya etmemek icin biiyiikk bir adim olmustur. CTV, PTV ve risk altindaki her
organin planlanmasi yoluyla tiretilen DVH'den veri alinmasi, gelecekte tedavi hakkinda
genel bir fikir edinilmesine olanak tanimistir (Astudillo vd. 2015).

Bu c¢alismada TPS olarak kullanilan RayStation tedavi planlama sistemi, hem
biyolojik optimizasyon hem de degerlendirme i¢in araglar saglar. Biyolojik optimizasyon
araclari, fiziksel doz bazli optimizasyon fonksiyonlar ile birlikte dogrudan biyolojik
indeksleri optimize etmek i¢in kullanilabilir. Klinik niyetleri daha yakindan tanimlayan
optimizasyon problemleri, 6rnegin, belirli bir standart sapma icinde garantili homojen bir
hedef doza normal doku komplikasyonu olasiliginin en aza indirilmesi tanimlanabilir.
Biyolojik degerlendirme araglari, doku onarimi ve timor biiylime modelleri ile
birlestirilebilen TCP ve NTCP modellerini igerir. Bazi biyolojik araglar Plan
Degerlendirme modiiliine entegre edilmistir, daha sonra farkli planlar arasinda biyolojik
yanitta beklenmedik farkliliklar g6zlenirse mevecut planin fiziksel Ozellikleri
arastirilabilir.

TPS’de optimizasyon, maksimize edilmesi veya minimize edilmesi gereken
objektif bir fonksiyondan olusur. Istege bagli olarak, optimize edicinin miimkiinse yerine
getirecegi birtakim kisitlamalar tanimlanmasina izin verilir. Soruna en uygun ¢oziim,
herhangi bir kisitlamay1 ihlal etmeden objektif fonksiyonun en iyi degerini veren
coziimdiir. Caligmada degerlendirilen biyolojik ama¢ fonksiyonlar1 Cizelge 2.1°de
verilmistir.
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Cizelge 2.1. Biyolojik Fonksiyonlar (RayStation 9A Manual 2019)

Fonksiyon Aciklama

TCP TCP islevi, bir veya daha fazla bilesen igeren bir fonksiyondur. Bu

(Maksimizasyon) | bilesenlerin her biri, belirli bir hedefte tiimér kontrolii olasiligini
modeller.

Uygun bir TCP maksimizasyon problemini belirtmek igin:

* Hedef ilgili bolgelere (Region of Interest, ROI) bir TCP
(maksimizasyon) objektif fonksiyonu belirlemek icin bir veya
birkag biyolojik hedef eklenir.

* NTCP veya doz seviyelerini OAR ile sinirlamak veya hedefe doz
homojenligini saglamak ic¢in biyolojik NTCP kisitlamalari
ve/veya fiziksel doz kisitlamalar1 eklenir (Minimum doz gibi).

NTCP TCP'ye benzer sekilde, NTCP islevi, cesitli organlarda
(Minimizasyon) | komplikasyon olasiligint modelleyen bir veya daha fazla
bilesenden olusan NTCP islevi igerir.

Bir NTCP (minimizasyon) islevi belirtmek i¢in OAR ROI'leri i¢in
bir veya birka¢ biyolojik hedef eklenir. Hedef dozu modellemek
icin biyolojik TCP kisitlamalar1 veya fiziksel doz kisitlamalari
kullanilabilir (Maksimum doz gibi).

Uygun bir NTCP minimizasyon sorunu belirlemek igin:

* Risk altindaki bazi organlara bir veya birkac biyolojik NTCP
hedefi eklenir.

+ Kalan OAR’lar i¢in bir veya daha fazla biyolojik NTCP veya
fiziksel kisitlamalar eklenir.

* Yeterli hedef etkisi saglamak i¢in hedef ROI'lere bir veya daha
fazla biyolojik TCP veya fiziksel kisitlama eklenir.

RayStation tedavi planlama sisteminde Biyolojik Model Yodnetimi moduld,
fabrika varsayilanlari olarak biyolojik modellerin parametrelerini ydnetmek igin
kullanilir. Biyolojik optimizasyonda farkli ROI’ler i¢in TCP ve NTCP hesaplamasi,
klinik verilere kars1 kalibre edilmis parametre degerleri ile birlikte Poisson-LQ veya
Lyman-Kutcher-Burman (LKB) modellerine dayanir (RayStation 9A Manual 2019).
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Biyolojik indekslere dayali tedavi plan1 degerlendirmesi, bir tedavi planinin doz
dagilimi ve DVH ile degerlendirilmesinin bir tamamlayicisidir. Klinik sonucun tahmini
olasiliklari, hedefler i¢in TCP ve risk altindaki organlar i¢cin NTCP acgisindan
degerlendirilir. Bu biyolojik indeksler, rakip fraksiyon dagilimlarinin yani sira rakip doz
dagilimlarini karsilagtirmak i¢in kullanilabilir. Bir doz dagilimi gz 6niine alindiginda,
radyobiyolojik araglar, fraksiyonasyon programini manuel olarak degistirmek icin
kullanilabilir, boylece biyolojik modeller ve bireysel hasta geometrisine gore daha iyi bir
fraksiyonlama programi elde edilir. Bununla birlikte, bugiiniin biyolojik modellerinin
siirlt bir dngoriicii giice sahip oldugu ve fiziksel doz dagilimlarinin da bir plani
onaylamadan 6nce geleneksel terimlerle de incelenmesi ve kabul edilebilir bulunmasi
gerektigi unutulmamalidir.

2.6.1. TCP modeli: Tumoéran biyolojik olarak hedeflenmesi
2.6.1.1. Poisson istatistikleri

TCP modelleri genellikle tumor kontrolunin tim tlmor klonojeniklerinin
oldiiriilmesini gerektirdigi varsayimina dayanir. Poisson istatistikleri, bunun ger¢eklesme
olasiligini,

TCP = exp[—N. ps(D)] (2.4)

seklinde verir. Burada N, baslangigtaki klonojenik hiicre (¢ogalma ve bir hiicre kolonisine
yol agma potansiyeline sahip hiicre) sayisidir ve ps(D), verilen bir doz dozdan (D) sonra
hiicrenin hayatta kalma fraksiyonudur. Hiicrenin hayatta kalmasinin tek vurus mekanigi
ile tanimlanabilecegi varsayilirsa,

ps(D) = exp(—cc D) (2.5)

seklinde ifade edilebilir. Burada a, tek letal (6ldiiriicii) lezyonlara bagli komponenti ifade
eder. Denklem 2.4'teki denklem, % 50 komplikasyon riski 6ngdren ortalama doz, Dso ve
doz-cevap egrisinin normalize edilmis egimini ifade eden yso parametreleri ile yeniden
yazilabilir:

TCP = G)exp[fggzg (155 (2.6)
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Bagimsiz alt hacimler varsayimi kullanilarak, heterojen 1sinlama durumunda,
timor kontroliiniin genel olasiligi, diferansiyel doz-hacim histogrami (Differential Dose-
Volume Histogram, DDVH) (belirli bir dozu alan hacmi ifade eden boliimii) tarafindan
tarif edilen her tiimor alt hacmindeki tiim klonojenik hiicreleri 6ldiirme olasiliklarinin
urdnadar:

TCP = l_[i TCP(DI, Vi) (27)

Bdylece, belirli bir DDVH {Di, vi} i¢in, TCP asagidaki iki parametreli TCP formuli
kullanilarak hesaplanabilir:

TCP = G)Eivi exp[3s (1555 2.8)

Yukaridaki formiil, bireysel bir hasta icin TCP'yi mekanik bir perspektiften
tahmin etme girisiminden kaynaklanmaktadir. Ancak, goreceli basitligi nedeniyle,
Denklem 2.6 (veya heterojen bir tiimor dozu durumunda Denklem 2.8) cogu kez, bir birey
poplilasyonunun tiimor yanitini tarif eden klinik verilere uymak i¢in siklikla kullanilir.
Bu durumda, Dsp ve yso parametreleri dogada fenomenolojiktir (Warkentin vd. 2004).

2.6.1.2. Radyobiyolojik verileri iceren TCP modeli

Denklem 2.8 temel olarak fenomenolojiktir. Bunun aksine temel hicresel
radyasyon yamiti Ozellikleri agisindan parametrelestirilmis TCP modellerinden de
bahsedilebilir. Son zamanlarda, Zaider ve Minerbo, TCP igin tumdr repopulasyonunun
etkisini iceren kavramsal olarak saglam bir ifade tiiretmistir (Zaider ve Minerbo 2000).
Herhangi bir gecici doz verme protokolu igin gecerli olan orijinal Zaider ve Minerbo
ifadesi, Warkentin ve ark. tarafindan fraksiyonlar arasinda degisen zaman araliklarina
sahip fraksiyonel bir dagitim durumuna uyarlanmistir (Warkentin vd. 2004). Bu
uyarlanmis ifade, n tane fraksiyonun verilmesinden sonra TCP,

Ps (Tn)exTn

_ 1 _ _ —ATk
(1— ps(Tp)erTn ZE:ips(Tk) e Mk+17¢ D

TCP = [1—

(2.9)
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seklinde yazilabilir. Burada A, hiicresel repopiilasyon hizi, Tk, k. fraksiyonu ile ilk
fraksiyon arasindaki siire ve ps(T«), k. fraksiyonundan sonraki hiicre hayatta kalmasidir.
Bu denklemde hiicre sag kalimi, bilindik LQ model kullanilarak tahmin edilmistir.
Fraksiyonlar arasinda 6liimciil hiicresel hasarin tam olarak onarildigi varsayilarak, k.
fraksiyonundan sonra hiicre sag kalimimin LQ tahmini:

n

Ps(Ti) = exp <_o< (5p) - ° (f)2> (2.10)

a ve [ hiicresel radyosensitivite parametreleri oldugunda, D, n-fraksiyon
prosediiriinde verilen toplam dozdur ve her fraksiyonda verilen dozun ayni oldugu
varsayilmaktadir. Heterojen 1sinlama vakasini tedavi etmek i¢in, Denklem 2.9, Denklem
2.7 ile birlikte kullanilir ve Denklem 2.6'daki her TCP (Di, vi), N — Ny ikamesi
yapildiktan sonra Denklem 2.9 degerlendirilerek ve Denklem 2.10'da D — Di kullanilarak
hesaplanir.

2.6.2. NTCP modelleri: Normal doku komplikasyon (toksisite) olasilig1

Genel olarak, NTCP modelleri karmasik dozimetrik ve anatomik bilgileri tek bir
risk Olctisline indirmeye calisir. Cogu model ii¢ kategoriden birine girer: DVH azaltma
modelleri, doku mimarisi modelleri ve ¢coklu metrik modeller (Marks vd. 2010).

Radyasyon terapisi i¢in bir tedavi planinin optimizasyonu, kabul edilebilir bir
komplikasyon oranini agsmadan tiimdr kontrolii i¢in en yiiksek olasilig1 olan bir plan
tiretecektir. Bu hedefe ulasmak icin lokal kontrol ve normal doku komplikasyonu
olasiliklarini tahmin etmek i¢in bir araca sahip olmak gerekir. Genel olarak, iyi tedavi
planlar1 hedef hacme ytiiksek bir tiniform doz ve ¢evredeki normal dokulara daha diisiik
dozlar saglar. Cesitli normal dokular i¢in mevcut olan tolerans dozu degerlerinin,
muntazam bir sekilde 1smmlanan dokunun kismi veya tam hacimlerine uygulandigi
varsayilir. Bu degerler, dokunun bir kisminin doz alan ve geri kalanina doz verilmeyen
dokulardaki komplikasyon olasiliklarini tahmin etmek i¢in en iyi kilavuzlardir. Doz-
hacim histogramlari, radyasyonun dokular iizerindeki biitiinliigiinii degerlendirmenin bir
yoludur. Normal tedavi dokulari, farkli tedavi planlari i¢in doz-hacim histogramlari ile
gosterildigi gibi, homojen olarak 1sinlanmaz. Bu tolerans dozu verilerini kullanan bir
yinelemeli algoritma yazilmistir ve komplikasyon olasiligini tahmin etmek igin doz-
hacim histogramlarina uygulanabilir (Lyman vd. 1985).

Lyman'in modelini Kutcher-Burman DVH azaltma semasi ile birlestiren Lyman-
Kutcher-Burman modeli, en yaygin kullanilan NTCP modelidir. Model derin bir mekanik
gecerlilik iddia etmese de, matematiksel formu ¢esitli doz-hacim bagimliliklarinin temsil
edilmesine izin verecek kadar esnektir (Bentzen 2010).
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2.6.2.1. DVH azaltma modelleri

DVH rediiksiyon modellerinin ¢ogu uygulamasi tek tip olmayan doz dagilimlari
icin olsa da, tek tip 1sinlama altinda tahmini komplikasyon olasiligina dayanir. Diizgiin
1sinlama igin bir doz yaniti, en az iki parametreye sahip bir matematiksel fonksiyon ile
tanimlanir. Farkli radyosensitiviteleri olan bir hasta kohortu i¢in, yanit egrisi ayni tedaviyi
alan biyolojik olarak benzer bir popiilasyondan daha sigdir. Lyman tarafindan kullanilan
probit fonksiyonu da dahil olmak (zere doz-cevap verilerine uymasi i¢in ¢esitli
fonksiyonlar kullanilmaktadir.

Paralel karsit 1s1nlama kismi organ 1sinlamasi i¢in tipik olan doz heterojenligini
hesaba katmak icin Jolles, 1sinlanmig fraksiyon hacminin bir gii¢ yasasi olarak doku
toleransini tanimladi (Marks vd. 2010):

D(V: . =D Vreference " 211
(Vlrradlated) - (Vreference) ( : )

Virradiated

Burada Veference 'referans hacim', Virradiated €sit olarak 1sinlanmis hacimdir. D, TDsg
gibi doz-yanit egrisinde segilen bir seviyeyi temsil eden karsilik gelen tolerans dozlaridir.
n parametresi, hacim etkisini kontrol eder. Lyman, bu gii¢ yasas1 modelini kismi organ
hacmi tiniform 1smlama ile iliskili riskleri tanimlamak i¢in kullanmistir. Denk 2.10'dan,
1sinlanmis hacim fraksiyonunun azaltilmasi, doz-cevap egrisini (TDso), negatif n giiciine
yiikseltilmis 1sinlanmis fraksiyonel hacim faktorii ile daha yiiksek dozlara kaydirir.

Ornegin, "n parametresi 1'e esitse, 0 zaman 11 bir yarisi i¢in 151n1mim TDso
degerinin 2 kat artmasi beklenirken, "n" parametresi 0,5 iken, TDso 2'nin karekoku kadar
artar.

Bunu klinik olarak gercekei, heterojen doz dagilimlarina genellestirmek i¢in, bir
Ozet istatistik (genellestirilmis esdeger tiniform doz (gEUD)) tanitilir.

gEUD, tiim organa esit olarak verilirse, gercek doz dagilimi ile ayn1 komplikasyon
oranin1 verdigine inanilan dozdur. gEUD, organdaki tiim vokselleri toplayarak
hesaplanir:

n

gEUD = [——(d/"+ "+ +a)> ]

voxels voxels

(2.12)
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Burada Nvoxels, esit hacimli voksel sayis1 ve di, i. vokselin dozudur. geUD
denklemi gii¢ yasasi varsayimi ile tutarlidir. gEUD denklemi ve Lyman varsayimlarinin
birlikte kullanildig1 modele Lyman-Kutcher-Burman modeli denir.

€C_.9 [1P2)

Bazi analizler “n” parametresini, bazilar1 da 1 / n'ye esit “a” parametresini
kullanmaktadir. Isinlanan hacimde “n” kiiclik (“a” biiyiik) degisiklikler goreli toleransta
sadece ufak bir degisiklik yaparken, “n” biiyilidiikk¢e (“a” daha kiicilik), tolerans dozu
biiyiik 6l¢iide 1s1nlanan hacim fraksiyonuna baglidir.

2.6.2.2. Seri ve paralel komplikasyon u¢ noktalari

Organin  fonksiyonel —mimarisinin RT tarafindan bozulmasina bazi
komplikasyonlarin hacim bagimliligin1 yiikleyen mekanik modeller tasarlamak i¢in
cabalar olmustur.

Paralel komplikasyonlarda, organin alt hacimleri nispeten bagimsiz ¢alisir.
Organin yeterince kiigiik kisimlar1 klinik etki olmadan zarar gorebilir; komplikasyon
ancak kritik hacimden fazla hasar gordiikten sonra goriiliir. Paralel komplikasyonlarin
biliylik hacim etkileri vardir ve bu nedenle genellikle n=1 olan LKB modellerine
benzetilirler (karaciger, akciger ve bobrek komplikasyonlarinin analizinde oldugu gibi).
Organ fonksiyonunun, muhtemelen bir komplikasyon olusmadan kaybolabilecek
varsayimsal bir kismini temsil eden fonksiyonel rezerv kavramini kullanan modeller de
dahil olmak tizere daha ayrintili modeller mevcuttur. Buna karsilik, seri komplikasyonlar
organin kii¢iik bir kismi bile hasar gordiigiinde ortaya ¢ikar. Burada n kiigiiktiir (6rn. Geg
rektal kanama i¢in = 0.1). Seri komplikasyonlar en ¢ok DVH'nin en sicak (en ¢ok doz
alan) kismindan etkilenir. Bu tiir bir u¢ nokta i¢in daha ayrintili modeller de mevcuttur;
bunlar, kiigclik birimlerin boyutunu agik¢a belirten modeller igerir; bunlarin tiimii, bir
komplikasyondan kaginmak i¢in korunmalidir. En diisiik n degeri, DVH iizerindeki en
sicak noktaya (seri benzeri u¢ noktalar i¢cin daha uygun) karsilik gelen en yiiksek gEUD
ile sonuglanir ve n’ye yaklastiginda diisiik dozlar daha fazla katkida bulunur (paralel
benzeri ug noktalar igin daha uygundur).

2.6.2.3. Coklu metrik modeller

Klinisyenler siklikla bir veya daha fazla ¢alismada bildirilen istatistiksel olarak
anlamli bir doz/hacim noktasina dayanarak komplikasyon riskini tek bir DVH noktas1
Uzerinden tahmin ederler. LKB modelleri dahil tim DVH azaltma semas: igin belirgin
sekilde farkli goériinen DVH'ler ayn1t NTCP'yi verebilir. Bununla birlikte, DVH'nin daha
biiylik bir kismimi diisiinen modeller, DVH'de sadece bir noktayr dikkate alan esik
modellerden daha az kolayca manipiile edilir (ve daha radyolojik olarak mantikli olabilir).
Bununla birlikte, tek DVH noktasi esiklerini toksisite ile iliskilendiren raporlar yaygindir
ve siklikla QUANTEC (Klinikte Normal Doku Etkilerinin Nicel Analizi, Quantitative
Analysis of Normal Tissue Effects in the Clinic) incelemelerine dahil edilir (Bentzen vd.
2010).
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Daha saglam ¢oklu metrik yaklasim, doz dagilimimin (6rnegin, c¢oklu Vo
degerleri) birkag¢ tek degiskenli 6nemli dozimetrik 6zelligini ve tibbi degiskenleri secer
ve en anlamli olan1 se¢mek i¢in karmasik istatistiksel yontemleri veya “makine 6grenimi”
algoritmalarini kullanarak ¢ok degiskenli analizi kullanir (Marks vd. 2010).

2.6.3. Hl ve CI

Tedavi plan1 segeneklerinin kalitesini nicel olarak degerlendirmek i¢in bu verileri
daha basit bir sekilde entegre edebilen bir araca sahip olma ihtiyaci dogrultusunda bir
takim araclar kullanarak, homojen olarak maksimum tiimor kapsami saglayan ve saglikli
dokular1 ayni anda koruyan bir plan lehine se¢im yapabiliriz. Homojenite indeksi
(Homogeneity Index, HI) ve konformite indeksi (Conformity Index, CI) konformal
radyoterapide tedavi plan1 analizi i¢in bu tiir iki aractir.

* Homojenite indeksi, 0 ile 1 arasinda, belirtilen ROI i¢in hacim yiizdesinde kabul
edilebilir bir indeks degeri belirtmenizi saglar. Bu indeks, %x hacimdeki dozun D(x)
oldugu yerde D(x)/D(100-x) olarak tanimlanir (RayStation Manual 2019).

 Konformite indeksi, verilen izodoz seviyesi i¢in kabul edilebilir 0 ile 1 arasinda
bir indeks degeri belirtmenizi saglar. Indeks, izodoz tarafindan kapsanan ROI hacmi ile
toplam izodoz hacmi arasindaki oran olarak tanimlanir (RayStation Manual 2019).

2.6.3.1. Homojenite indeksi (HI)

HI kavrami, tedavi planlarinin boliim boliim dozimetrik analizinin bir uzantisi
olarak gelistirilmistir. 1993 yilinda, Radyasyon Tedavisi Onkoloji Grubu (Radiation
Therapy Oncology Group, RTOGQG), stereotaktik radyoterapi (SRT) planlarinin rutin
olarak degerlendirilmesi i¢in gesitli parametrelere dayanan kilavuzlar dnerdi ve HI,

[
Hlgrog = maX/R[ (2.13)

olarak tanimlanir. Burada, Imax, hedefte maksimum izodoz (ortam igerisinde birbirine esit
dozlarin absorbe edildigi noktalar) ve RI, referans izodozdur.

HI <2 ise, tedavinin protokole uygun oldugu diisiiniiliiyordu, eger bu indeks 2 ila
2.5 arasindaysa, kii¢iik ihlal olarak kabul edildi, ancak indeks 2.5'1 asarsa, protokoliin
ihlali biiylk olarak kabul edildi, ancak yine de kabul edilebilir olarak lanse edilir (Kataria
vd. 2012).
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Daha sonra bazi bagka tanimlar tarif edilmistir, 6rnegin;
_ Ds
HI = /D95 (2.14)

Burada Ds, maksimum dozu gosteren PTV’nin % 5'indeki minimum doz ve Dogs,
PTV'nin % 95'inde minimum dozu gosterir. indeks ne kadar diisiikse (bire yakinsa), doz
homojenligi o kadar iyidir. Daha agiklayici bir formiil;

D;—Dogg

HI = x 100 (2.15)

seklindedir. Burada D2 ve Dgg dozlar1 segilmis hacmin %2’si ve %98’inin aldig1 dozlar,
Dy ise tanimlanan (regetelendirilen) dozdur. Bu, literatiirde en sik kullanilan formiildiir.
Minimum ve maksimum dozu temsil etmek i¢in Dgg ve D'yi se¢menin nedeni, gercek
minimum veya maksimum dozun hesaplanmasinin kafes boyutu ve kafes yerlesimi gibi
doz hesaplama parametrelerine duyarli olmasidir ve yliksek doz gradyan1 YART’ta
yaygindir. Bu nedenle, gercek minimum veya maksimum doz tipik olarak giivenilir
degildir. Bu, bir noktadan ziyade bir hacimde (D2, Dgg Vvb.) maksimum veya minimum
dozu se¢menin nedenidir. Bu nedenle, tiim tanimlarda, HI temel olarak hedef hacimdeki
maksimum ve minimum doz arasindaki orani gosterir ve diisiik deger, bu hacim i¢inde
daha homojen bir doz dagilimin1 gosterir (Kataria vd. 2012).

2.6.3.2. Konformite (uygunluk) indeksi (CI)

Uc¢ boyutlu konformal radyasyon tedavisi, hacimlerin tanimi (hedef ve risk
altindaki organlar), hastanin immobilizasyonu ve tedavi uygulamasi ile ilgili yiiksek
hassasiyetli bir radyoterapi tiiriidiir. MLC kullanimi, izodoz yiizeylerinin {i¢ boyutta da
ilgi hacmi (yani, planlama hedef hacmi) etrafinda sekillendirilmesi imkan1 verir. Bu
radyoterapinin en temel amact olan, tiimordeki dozu miimkiin oldugunca arttirip ayni
zamanda 1smlanmis normal doku hacimlerini en az indirme prensibine yakinlasmay1
saglamaktadir.

U¢ boyutlu doz dagiliminin tanimlanmasi, doz-hacim histogramlar1 (DVH)
seklinde temsil edilir. DVH kullanilarak, ilgilenilen her bir hacme verilen maksimum,
minimal, ortalama ve modal doz degerlerini tanimlamak miimkiin hale gelmistir Ayn1
yapilar i¢in DVH'lerin ayni1 hasta i¢in iki (veya daha fazla) farkli planla karsilagtirilmasina
da izin verir. Risk altindaki diger organi en etkili sekilde koruyan secenek lehine ayni
timor kapsamini ve bazi kritik organlarin ayni sekilde korunmasini saglayan cesitli
secenekler arasindan kolayca secim yapabiliriz. Ancak, tiim saglikli dokular, bu
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dokularin alinan mutlak doza toleransi veya 1sinlanan hacmin biiyiikligi ile ilgili yeterli
veri bulunmamasi nedeniyle, tanimlama zorluklar1 ve yeterli veri olmamasi nedeniyle
dikkate alinamaz.

Bu gergeklere ragmen, uygunluk seviyesini belirlemek kolay degildir. Tedavi ile
ilgili her bir parametrenin analizi (6rn. Klinik, radyolojik, radyobiyolojik, geometrik,
dozimetrik) ¢ok karmasik ve zaman alicidir. Tiim bu verileri entegre eden ve bir tedavi
seceneginin kalitesini nicel olarak degerlendiren ek bir arag, konformite indeksidir.
Konformite indeksi ilk olarak 1993 yilinda RTOG tarafindan onerilmis ve Uluslararasi
Radyasyon Birimleri ve Olgiimleri Komitesi (International Commission on Radiation
Units and Measurements, ICRU) Rapor 62'de aciklamistir (ICRU 1993). Referans dozun
hacmi (Vri) ile hedef hacim (Target Volume, TV) arasinda bir iligki olarak sunulur:

V
ClrToc = RI/TV (2.16)

RTOG yonergelerine gore, uyum kalitesini belirlemek icin konformite indeksi
degerlerinin araliklar1 tanimlanmistir. Konformite indeksi 1 ile 2 arasinda yer aliyorsa,
tedavinin, tedavi planina uygun oldugu diisiiniiliir; 2 ile 2,5 veya 0,9 ile 1 arasinda bir
dizin kiglk bir ihlal olarak kabul edilir ve dizin degeri 0,9'dan diisiik veya 2,5'1 astiginda,
protokol ihlali blyuk olarak kabul edilir, ancak yine de kabul edilebilir olarak lanse edilir.

CI =1 ideal, teorik bir degerdir, ancak gergek bir deger olsa bile, yiliksek diizeyde
uygunlugun elde edildigi anlamina gelmez. Referans dozun hacmi, mikemmel
matematiksel karsilik ile hedef hacimden ¢ikarilabilir. Giinliik uygulamada uygunlugu
degerlendirebilmek i¢in, minimum izodozla ¢evrili hedef hacim veya maksimum doz ve
hedef hacme ortalama doz gibi ek parametreler belirlenmelidir (Feuvret vd. 2006).

Prostat kanseri standart semada giinde 2 Gy, 35-39 arasi fraksiyon ile 70-78 Gy
uzerinden tedavi edilmektedir. SBRT ile hipofraksiyone olarak gunde 7-7.5 Gy, 5
fraksiyon iizerinden tedavi semalar1 da uygulanmaktadir (Chaikh ve Balosso 2017; Ricco
vd. 2017). Bu ¢alisgmada hem standart hem de hipofraksiyone semalar ile x-151n1 ve Proton
tedavileri RaySearch Tedavi Planlama Sistemi kullanilarak radyobiyolojik ve dozimetrik
olarak karsilastirilmistir. Bu bakis agisi ile x-151n1 ve proton tedavilerinin karsilastirilmasi
caligmanin Ozgiinliigiinii olusturmaktadir. Hali hazirda iilkemizde tedavi planlama
sistemi kullanilarak yapilmis bir proton tedavisi ¢alismasi bulunmamaktadir.

Yapilan g¢alismada proton tedavisinin x-igin1 tedavisine olan usttnliklerini
arastirabilmek icin Oncelikle literatiirde daha once bu konuda yapilmis c¢aligmalar
incelenmistir.
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2.7. X-151m1 Tedavileri ile Proton Tedavilerinin Karsilastirilmasi

Proton tedavisinin en dnemli avantaji ¢evre dokulara daha diisiik dozlar vermesi
boylece ikincil kanser riskini azaltmasidir. Bu konuda yapilan bir ¢alismada Fontenot vd.
(2009) ikincil kanser riskinin bir parametresi olan malin neoplazma olusma olasiligini
Proton ve YART tedavileri sonrasi sirastyla %26’ya kars1 %39 olarak belirlemiglerdir.
Bir SEER (Surveillance, Epidemiology, and End Results) ¢alismasinda 558 proton
hastasi ile 558 x-151n1 tedavisi goren hasta arasinda eslestirme yapilmis ve proton tedavisi
gorenlerin  %6’sinda x-151n1 tedavisi gorenlerin %13’iinde ikincil kanser gelistigi
gozlenmistir (Chung vd. 2013).

X-1sinlar1 ve proton tedavisi karsilagtirilirken hesaba katilmasi gereken bir diger
parametre rolatif biyolojik etkinliktir. Bu parametre, her bir birim doz radyasyonun
biyolojik olarak ne kadar etkin oldugunu belirtir. X-1sinlar1 igin RBE 1°dir. Paganetti vd.
(2002) protonun Rolatif biyolojik etkinligini pik durumlarda yaklagik 1.2 ama ortalamada
1.1 olarak hesaplamislardir. Bu durumla beraber protonun anlik doz birakma 6zelligi de
eklenince tedavi planlama sistemlerinde Xx-isinlarina gore esdeger bir birim olan CGE
kullanilmaktadar.

Proton tedavisin ¢evreye diisiik doz vermesi ve normal dokulari daha iyi korumasi
en ¢ok pediatrik kanserlerde avantaj saglamaktadir. Cotter vd. (2012) tarafindan solid
timorlu pediyatrik hastalarin tedavisi sonrasi izlemde kemik gelisimi ve endokrin
dengesinin saglanmas1 gibi konularda x-151n1 tedavisine goére biiyiik avantajlar
gosterilmistir.

Yetiskinlerde ise prostat kanseri proton ile tedavi edilebilen kanserlerin baginda
gelmektedir. Yeo ve arkadaslar1 10 prostat hastasi tizerinden x-1ginlari ile yogunluk ayarlt
radyoterapi ve proton tedavi planlarini karsilagtirmis, proton tedavi planlarinin YART ile
yapilan planlara gore 6zellikle diisiik ve orta izodozlarda %40’a kadar avantajli oldugunu
ortaya koymuslardir (Yeo 2015). Buna karsin Sheets vd. (2012) yine lokalize prostat
hastalarinda YART ve proton tedavilerinde 6zellikle risk altindaki organlarda olugan yan
etkileri incelemis, bu yan etkilerde morbidite ag¢isindan anlamli bir fark gérememislerdir.

Benzer bir caligmada prostat kanserinde YART ile eski bir metot olan 3B proton
tedavileri karsilagtirllmig, YART 1n mesaneyi daha 1yi korudugu, rektumda ise anlamli
bir fark olmadig1 sonucuna varilmistir. Ayni ¢alismada proton tedavisinin en 6nemli
ozelliginin %50’ye kadar varan ¢evresel diisiik doz oldugu agiklanmistir (Trofimov vd.
2007).

2.8. Hipofraksinasyon

Hipofraksinasyon giinliik 2 Gy’den verilen tedaviler yerine doz arttirilarak daha
yiiksek dozda daha az sayida fraksiyon ile tedavinin tamamlanmasidir. Ancak bu durum
bazi organlarin akut yan etkilerinin artma ihtimalini getirebilir.
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Prostat kanserinde diisik o/f orami nedeniyle hipofraksinasyonun tedavi
penceresini acarak tiimor kontroliinii arttiracagi diisiiniilmektedir.

Ricco vd. (2017) lokalize prostat kanserli hastalarin >72 Gy YART (36 fraksiyon)
tedavileri ile >35 Gy (5 fraksiyon) SBRT sonuglari arasinda 8 y1l sonunda higbir anlamli
fark bulunmadigin1 gostermislerdir (p=0.65). Bu da bize SBRT nin prostat hastalarinda
uygulanabilirligini géstermektedir.

Wong ve Wallner (2013) prostat hastalarinda hipofraksiyonenin 4-5 hafta stren
tedavi siiresini kisaltarak hastalarda stresi azalttigini, sag kalimda anlamli bir fark
olmadigini ancak kanserin tekrarlama oraninin diistiigiinii belirtmislerdir.

Lennernds vd. (2011) prostat gibi heterojen tiimorlerin bazi kisimlarinin
radyorezistan olabilecegi ve yiiksek dozla hipofraksiyone tedavinin lokal kontrolii
arttirabilecegini belirtmislerdir.

Lokalize prostat kanserli hastalarin >72 Gy YART tedavileri ile =35 Gy
stereotaktik viicut radyoterapisi SBRT sonuglari arasinda 8 yil sonunda higbir anlamli
fark bulunamamistir (p=0.65) Bu da bize hipofraksiyone SBRT’nin prostat hastalarinda
uygulanabilirligini gostermektedir (Chaikh vd. 2017).
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3. MATERYAL VE METOT

Calismada, 10 diisiik riskli prostat kanseri tamli olgunun BT-SIM (bilgisayarl:
tomografi simiilator) ile goriintiileri alindi; risk altindaki organlari ve hedef hacimleri
konturlandi (Sekil 3.1). X-1s11 tedavisi i¢in VMAT tedavisi verebilen Elekta VersaHD
LINAK cihazi modeli ile; Proton tedavisi i¢in ise SOBP teknigi ile IMPT uygulayabilen
IBA Proteus-ONE proton cihazi modeli ile RaySearch tedavi planlama sistemi
kullanilarak tedavi planlari olugturuldu.

Sekil 3.1. Konturlanan hedef hacimler. Burada renkler farkli organlari ifade eder ve 3
farkli kesitte (sirasiyla sagital, transvers ve koronal) hacimler gosterilmistir

Tedavi planlar1 standart (STD) semada giinde 2 Gy, 38 fraksiyon ile 76 Gy
tizerinden, hipofraksiyone (HIPO) semada ise gliinde 7.5 Gy, 5 fraksiyon Uzerinden
hesaplanmistir. Hipofraksiyone sema, BED o/B=3 olacak sekilde hesaplanmis olup
(Denklem 2.2), standart semada 126 Gy olan BED, hipofraksiyone semada 131 Gy’e
tekabiil etmektedir. Ayrica hipofraksiyone 7.5Gy x 5 semasi 2 Gy esdegeri 78.5 Gy
olmakta ve standart semayla uyumludur.

VMAT tedavi teknigi i¢in; sirastyla 45 ve 135 derece kolime edilmis 2 tam ark
alan1 6MV-FFF (Flattening Filter Free (Diizlestirici Filtesiz)) enerjisi ile her hasta i¢in 2
farkl fraksiyon semasi ile tedavi planlar1 olusturulmustur (Sekil 3.2).

Proton IMPT teknigi ile 2-Alan, Gantri 100 ve 260 derecelerde lateral (P2A olarak
gececektir) (Sekil 3.3) ve 9-alan Gantri 0’dan baglayarak 40 derece artis ile (0, 40, 80,
120, 160, 200, 240, 280 ve 320) (P9A olarak gececektir) uygulanmistir (Sekil 3.4).

Bu boliimdeki sekiller planin yapildigi RayStation programindan ekran goriintiisii
alinarak eklenmistir. Sekil 3.2, 3.3 ve 3.4’lin sol tarafinda, her planin hastanin aksiyal
(vicudu Ust ve alt olarak bélen ve enine kesen dizlem), koronal (viicut boyunca viicudu
sagdan sola kesen, iist ve alt olarak ayiran diizlemdir) ve sagital (viicudu onden arkaya
dik kesen diizlem) kesit BT goriintiilerinde tiimor ve ¢evresindeki doz dagilimlari; sag
tarafinda ise, DVH grafikleri gorllmektedir. BT Kkesitlerinin iist {iste cakistirilarak
karsilastirildigi sekiller calismanin 5. boliimiinde tartisilmaktadir.
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Select dose forplan ~ | Plan dose: VMAT-Hypo (CT 1)

Sekil 3.2. VMAT teknigi plani. Seklin sol tarafinda 3 panelde de hastanin aldig1 dozlarin
izodoz haritasi, sag tarafinda ise DVH’si ve 1s1nlanan alan bilgileri goriilmektedir

RBEJ: IMPT-2F-Hypo (CT 1)

Sekil 3.3. 2-Alan proton IMPT teknigi plan1 (P2A). Seklin sol tarafinda 3 panelde de
hastanin aldig1 dozlarin izodoz haritasi, sag tarafinda ise DVH’si ve 1smlanan alan
bilgileri gorulmektedir
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Sekil 3.4. 9-Alan proton IMPT teknigi plan1 (P9A). Seklin sol tarafinda 3 panelde de
hastanin aldig1 dozlarin izodoz haritasi, sag tarafinda ise DVH’si ve 1smlanan alan
bilgileri gérulmektedir

Bu calismada hem standart hem de hipofraksiyone semalar ile x-151n1 ve Proton
tedavileri i¢in 3 farkli teknik kullanilmis olup, her hasta bagina 6 plan, toplamda 60 plan
calisilmistir. Hastalarin isimleri Pro1, Pro2, vs. seklinde anonimlestirilerek kullanilmistir.
60 planin isimlendirmesi de 6ncelikle hasta ismi, daha sonra tedavi teknigi ve son olarak
fraksinasyon semasi olacak sekilde yapilmistir. Ornegin Prol _P2A_ HIPO gibi.

Bu tedavi planlarindan alinan radyobiyolojik ve dozimetrik veriler ise; tedavi
edilen bolge Uzerinden homojenite indeksi (HI) ve konformite indeksi (CI); prostat
yatagindan tiimdr kontrol olasiligi (TCP); rektum, mesane, sol femur basi ve sag femur
basindan hesaplanan normal doku komplikasyon olasilig1 (NTCP) ve her bir risk altindaki
organdan ayr1 ayri alinan dozimetrik indislerdir.

Ayrica normal dokularin aldig1 cevresel diisiikk dozlar karsilastirilmis olup,
recetelendirilmis dozun %10, %20 ve %30’luk izodozlarinin sardigr hacimler
karsilastirilarak proton terapinin bu konudaki {istiinliigli arastirilmistir.

Planlarin tedavi planlama sistemindeki amaclanan hedefleri STD sema ve HIPO
sema i¢in ayr1 ayr1 Sekil 3.5 ve Sekil 3.6’da gosterilmektedir. Sekil 3.5’te STD sema
igerigindeki kriterler hedef hacimler i¢in prostat tiimor yatagi (prostat) ve 76 Gy dozun
planlanlandig1 hedef hacim (PTV7e) olarak ifade edilmektedir. STD sema igerigindeki
OAR’ler olarak, mesane, rektum, sol femur (left femur, 1-femur), sag femur (right femur,
r-femur) ve farkli diisik doz hacimlerininki i¢in ise hasta (patient) olarak ifade
edilmektedir. Tiim bu organlar Sekil 3.5 ve Sekil 3.6 nin 2. siitunlarinda goriilebilir.
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Sekil 3.5’te STD sema igerigindeki hacim isimlendirmeleri her hasta i¢in ayni
belirlenerek planlama kriterleri de klinik tedavi protokollerine uygun olarak aym
tutulmaktadir. Prostat igin sirasiyla TCP, CI, HI ve farkli doz-hacim kriterleri
uygulanmaktadir. PTV7s icin farkli doz-hacim kriterleri uygulanmaktadir. Mesane,
rektum, r-femur, I-femur, patient i¢cin NTCP, doz-hacim kriterleri uygulanmaktadir.

Plan dose (RBE): IHfiemur At most 1.00 NTCP Poisson-LQ, Femur head, Necrosis, Whol 0.00

Plan dose (RBE): I-femur At most 5.00 % volume at 4500 cGy (RBE) dose 0.00 %

Plan dose (RBE): |-femur At most 5000 cGy (RBE) dose at 0.00 cm? volume 3345 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): mesane At most 1.00 NTCP Poisson-LQ, Bladder, Contracture, Whole

Plan dose (RBE): mesane At most 15.00 % volume at 6500 cGy (RBE) dose

Plan dose (RBE): mesane At most 40.00 % volume at 4000 cGy (RBE) dose

Plan dose (RBE): .. [l patient At most 4000.00 cm® volume at 760 cG

Plan dose (RBE): .. [H| patient At most 3000.00 cm® volume at 1520 cGy (RBE) dose 0
Plan dose (RBE): .. [l patient At most 3000.00 cm® volume at 2280 cGy (RBE) dose 909.59 cm?®

Plan dose (RBE): ... I prostat At least 0.00 TCP Poisson-LQ, Prostate, Stage B, Whole, Pere 1.00

Plan dose (RBE): prostat At least a conformity index of 0.00 at 7600 cGy (RBE) isodos 0.2

Plan dose (RBE): prostat At least a homogeneity index of 0.90 at 100.00 % volume 0.91

Plan dose (RBE): prostat At most 8000 cGy (RBE) dose at 0.03 cm® volume 7860 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): prostat At most 7600 cGy (RBE) dose at 99.00 % volume 7584 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): ptv76 At most 8000 cGy (RBE) dose at 0.03 cm® volume 7875 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): ptv76 ost 7600 cGy (RBE) dose at 95.00 % volume 7573 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): rektum ost 1.00 NTCP Poisson-LQ, Rectum, Necrosis/Stenosis, . 0.03

Plan dose (RBE): rektum At most 15.00 % volume at 7000 cGy (RBE) dose 5.90 %

Plan dose (RBE): rektum At most 20.00 % volume at 6500 cGy (RBE) dose 9.52 %

Plan dose (RBE): rektum At most 40.00 % volume at 4000 cGy (RBE) dose 29.38%

Plan dose (RBE): rektum At most 50.00 % volume at 5000 cGy (RBE) dose 19.55 %

Plan dose (RBE): . [ r-femur At most 1.00 NTCP Poisson-LQ, Femur head, Necrosis, Whol = 0.00

Plan dose (RBE): .. l r-femur At most 5.00 % volume at 4500 cGy (RBE) dose 0.00 %

Plan dose (RBE): . [ r-femur At most 5000 cGy (RBE) dose at 0.00 cm?® volume 2863 cGy (RBE)

N M M M N M N N N M M N N M M N M JC M N N N N

Sekil 3.5. STD sema i¢in (76 Gy) tedavi planlamasinda amaglanan hedefler. Burada 3.
stitun belirlenen limit kriterlerini, 4. siitun kriterlerin degerlerini ve 5. siitun ise istenen
kriterleri sagladigimizi (yesil tik) gostermektedir

Sekil 3.6’da HIPO sema igerigindeki kriterler hedef hacimler igin prostat timor
yatagi (prostat) ve 37,5Gy Gy dozun planlanlandigi hedef hacim (PTV7e) olarak ifade
edilmektedir. STD sema igerigindeki OAR’ler olarak, mesane, rektum, sol femur (left
femur, I-femur), sag femur (right femur, r-femur) ve farkli diisiik doz hacimlerininki igin
ise hasta (patient) olarak ifade edilmektedir.

Sekil 3.6.’da HIPO sema icerigindeki hacim isimlendirmeleri her hasta i¢in aym
belirlenerek planlama kriterleri de klinik tedavi protokollerine uygun olarak ayni
tutulmaktadir. Prostat i¢in sirasiyla TCP, CI, HI = ve farkli doz-hacim Kkriterleri
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uygulanmaktadir. PTV7s i¢in farkli doz-hacim kriterleri uygulanmaktadir. Mesane,
rektum, r-femur, I-femur, patient i¢cin NTCP, doz-hacim kriterleri uygulanmaktadir.

Dose ROI/POI Clinical goal Value Result

<

Plan dose (RBE): IHfemur At most 1.00 NTCP Poisson-LQ, Femur head, Necrosis, Whol 0.00

Plan dose (RBE): Hemur ost 5.00 % volume at 1430 cGy (RBE) dose 0.04 %

Plan dose (RBE): Hfemur 2000 cGy (RBE) dose at 0.00 cm® volume 1603 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): mesane 1.00 NTCP Poisson-LQ, Bladder, Contracture, Whole 0.00

Plan dose (RBE): measane 6 volume at 3625 cGy (RBE) dose 8.62 %

Plan dose (RBE): mesane At most 40.00 % volume at 1800 cGy (RBE) dose 24.15%

Plan dose (RBE): patient At most 4000.00 cm? volume at 375 cGy (RBE) dose 3368.62 cm?®
Plan dose (RBE): patient At most 3500.00 cm? volume at 750 cGy (RBE) dose 1318.58 cm?®
Plan dose (RBE): patient = At most 3000.00 cm® volume at 1125 cGy (RBE) dose 918.33 cm?®
Plan dose (RBE): prostat At least 0.50 TCP Poisson-LQ, Prostate, Stage B, Whole, Pere  0.70

Plan dose (RBE): prostat At least 3700 cGy (RBE) average dose 3798 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): prostat At least 3650 cGy (RBE) dose at 95.00 % volume 3735 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): prostat At least a conformity index of 0.00 at 3750 cGy (RBE) isodos: 0.25

Plan dose (RBE): prostat At least a homogeneity index of 0.90 at 100.00 % volume 0.95

Plan dose (RBE): prostat = At most 4000 cGy (RBE) dose at 0.03 cm?® volume 3915 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): ptw76 At least 3500 cGy (RBE) dose at 85.00 % volume 3729 cGy (RBE)
Plan dose (RBE): ptw76 At most 4000 cGy (RBE) dose at cm?® volume 3941 cGy (RBE)

Plan dose (RBE): rektum At most 1.00 NTCP Poisson-LQ, Rectum, Necrosis/Stenosis, . 0.05
Plan dose (RBE): rektum At most 5.0 volume at 3625 cGy (RBE) dose 4.98 %

Plan dose (RBE): rektum At most 20.00 % volume at 3260 16.09 %

Plan dose (RBE): rektum 05 00 % volume at 2900 cGy (RBE) dose 26.19%
Plan dose (RBE): rektum olume at 1800 cGy (RBE) dose

Plan dose (RBE): . W r-femur 0 00 NTCP Poisson-LQ, Femur head, Necrosis, Whol

Plan dose (RBE): . W r-femur 0S % volume at 1450 cGy (RBE) dose

Plan dose (RBE): .. [ r-femur At most 2000 cGy (RBE) dose at 0.00 cm® volume

M MO 0 M N M OM N N M M M M M N N M N M M N N

Sekil 3.6. HIPO sema i¢in (37.5 Gy) tedavi planlamasinda amaglanan hedefler. Burada
3. siitun belirlenen limit kriterlerini, 4. stitun kriterlerin degerlerini ve 5. siitun ise istenen
kriterleri sagladigimizi (yesil tik) gostermektedir

Radyobiyolojik ve dozimetrik karsilastirmalar her bir parametre i¢in istatistiksel
hesaplama programi olan Sosyal Bilimler Igin Istatistik Programi (SPSS, Statistical
Package for the Social Sciences) ile incelenmis olup, ayrica 10 hasta iizerinden ortalama
ve ortalamadan sapma degerleriyle verilmistir (Cizelge 4.1 ve Cizelge 4.2).

Bu calismada istatistiksel analiz IBM SPSS (Windows i¢in SPSS, Siiriim 24.0) ile
yapildi. Test istatistigi olarak Parametrik olmayan istatistik tekniklerden Friedman Testi
uygulandi. p degeri<0,05 istatistiksel olarak anlamli kabul edildi. p degeri, uygun bir
istatistiksel modele dayanan hesaplamalarda fark anlamliligini ifade eder. Eger bu deger
%095’ten kiigiik ise ilgili hipotez testi sonucunda anlamli bir fark var denir (Kul 2014).
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4. BULGULAR VE TARTISMA

Prostat kanserinde diisiik o/f oram1 (Bknz. Denklem 2.2) nedeniyle
hipofraksinasyonun tedavi penceresini agarak tiimdor kontroliinii arttiracagi
diisiiniilmektedir. Bu calismada standart semada x-isi1 (VMAT) ve proton IMPT
tedavileri ile hipofraksiyone sema planlar1 radyobiyolojik ve dozimetrik olarak
karsilastirilmis, timor kontrol olasiliklar: degerlendirilmistir.

Tiimdr Kontrol Olasiliklar1 (TCP) Poisson LQ modeline goére hesaplanmig
(Denklem 2.10) ve bitun planlar TCP=1 olacak sekilde planlanmistir. Bu sayede tiimor
kontrolii saglanmis ve risk altindaki organlarin zarar gorme ihtimalleri NTCP degerleri
kullanilarak karsilastirilmistir.

4.1. Radyobiyolojik ve Dozimetrik indisler

Hem STD hem de HIPO fraksiyon semasi igin dozimetrik indisler 10 hasta
ortalamasi lizerinden ¢izelge halinde verilmistir (Cizelge 4.1 ve Cizelge 4.2).

Cizelge 4.1’de STD fraksiyon semasinda ProtonP9A, ProtonP2A ve VMAT
tekniklerinde PTV7s 76 cGy doz alan PTV) hacminde saglanan ortalama doz (mean)
%95’lik hacmin aldig1 doz (0,95) ve 0,003 cc’lik (Santimetre kiip, Centimeter cube)
hacmin aldig1 maksimum doz (max), prostat tiimor yatagi hacminde saglanan ortalama
doz (mean) %95’lik hacmin aldig1 doz (0,95) ve 0,003 cc’lik hacmin aldig1 maksimum
doz (max), CI ve HI fark analizi yapilmaktadir. Mesane i¢in NTCP, V65 ve V40; rektum
icin NTCP, V7o, Vo, V50, Va0 (Vx, X Gy doz alan hacim); r-femur ve I-femur icin NTCP,
max ve Vs fark analizleri yapilmaktadir.

Cizelge 4.2°de HIPO fraksiyon semasinda ProtonP9A, ProtonP2A ve VMAT
tekniklerinde PTV7s hacminde saglanan ortalama doz (mean) %95°lik hacmin aldig1 doz
(0,95) ve 0,003 cc’lik hacmin aldig1 maksimum doz (max), prostat tiimdr yatagi hacminde
saglanan ortalama doz (mean) %95’lik hacmin aldig1 doz (0,95) ve 0,003 cc’lik hacmin
aldig1 maksimum doz (max), CI ve HI fark analizi yapilmaktadir. Mesane i¢cin NTCP, V3
ve Vig; rektum igin NTCP, V3s, V32, V29, Vig; r-femur ve I-femur i¢cin NTCP, max ve
V145 fark analizleri yapilmaktadir.

Cizelgelerde hedef hacimler (PTV ve prostat timor yatagi) sadece aldiklari
dozlarin listelenmesi amagh yer almiglardir. Esas amacimiz olan TCP=1 degerleri
tutturulmus olup, teorik olarak kanser hiicreleri tamamen 6ldiirtilmiistir.

Dozimetrik olarak karsilastirilan degerler konformite (CI) ve homojenite (HI)
indeksleri ile rektumun 70 Gy aldig1 yiizde hacimi anlatan V70, ve benzer sekilde V65,
V50 ve V40 degerleri ile NTCP rektum; sag ve sol femurun 45 Gy alan yiizde hacmini
gosteren V45, yine sag ve sol femurun aldigi maksimum doz degeri (Gy), NTCP
degerleri; mesane i¢in V65, V40 ve NTCP degeridir.
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Cizelge 4.1. STD fraksiyon semasi. o, burada ortalamadan sapma degerini ifade eder ve
TCP degerleri 1 olarak bulunmustur

Proton P9A Proton P2A VMAT
Fark Birim
c c c

mean 77090 == 378 7662.2 + 184 77349 = 205 cGy

0.95 7501.7 + 504 7419.3 + 420 75247 £ 279 cGy

max

(0.03cc) 80326 + 1164 7918.0 + 292 8146.3 £ 102.0 cGy

mean 77075 + 318 7693.9 + 71 77354 £ 207 cGy

0.99 7556.7 + 20.6 7538.3 + 185 7563.1 + 267 cGy

max

(0.03cc) 79956 + 1222 7901.2 + 404 80143 + 788 cGy

Cl 0.278 + 0.028 0.278 + 0.028 0281 + 0.025

HI 0.894 + 0.016 0.899 + 0019 0894 + 0.029

V7o 8.8 + 16 9.3 + 12 8.7 + 16 cc

Vs 12.3 + 15 13.3 + 16 115 + 13 cc
Rektum | Vso 20.8 + 17 24.2 + 19 20.9 + 13 p<0.05] cc

Vao 27.1 + 15 32.6 + 17 27.1 + 13 p<0.05 ] cc

NTCP 0.049 + 0.007 0.055 + 0.009 0.05 + 0.01

Vs 0.0 + 00 0.0 + 00 0.7 + 04 p<0.05 | cc

max 40424 + 3540 3979.0 + 2036 48711 £ 287.7 p<0.05]| cGy

NTCP 0.0 + 0.0 0.0 + 00 0.0 + 00

Vs 0.0 + 0.0 0.0 + 00 0.8 + 0.6 p<0.05 ] cc
L femur | max 43057 + 379.0 4020.0 + 2510 4967.0 + 3564 p<0.05 | cGy

NTCP 0.0 + 0.0 0.0 + 00 0.0 + 00

Vs 23.8 + 43 22.6 + 38 23.2 + 36 cc
Mesane | Vao 34.9 + 57 35.7 + 44 36.2 + 46 cc

NTCP  0.0040 + 0.005 0.0030 + 0.004 0.0030 <+ 0.004
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Gortilecegi iizere STD semada hem konformite hem de homojenite arasinda
belirgin bir fark goriilememistir. Buradan {i¢ teknigin de tiimdr kontroliinii benzer sekilde
saglayabildigi anlagilmalidir. Marnitz ve ark. da servikal (boyun) kanserde IMPT, YART
ve Tomoterapi planlarini karsilastirmislar ve benzer sekilde HI ve CI degerlerinde anlaml1
bir fark bulunmadigini belirtmislerdir (Marnitz vd. 2015).

Cok 6nemli bir karsilastirma parametresi olan NTCP degerleri arasinda STD sema
icin anlaml1 bir fark bulunamamustir. Bu da her bir risk altindaki organin her bir planlama
teknigi ile ayni seviyede korunabildigi anlamina gelmektedir. Ancak yine de rektumun
V40 Ve Vsg degerlerinde P9A ve VMAT teknikleri daha iyi bir koruma saglamis, P2A ise
yeterince koruma saglayamamaistir. Bu beklenebilir bir sonugtur, zira alan sayis1 diistiikce
proton da olsa hedef ile rektum arasinda konkav bir doz dagilimi saglamak
zorlasmaktadir. Burada deneysel P9A tekniginin P2A’ya gore oldukga basarili oldugu
goriilmektedir. Benzer bir makalede Tran ve ark. prostat i¢cin P2A IMPT planlan ile
VMAT planlarini karsilastirmis; mesanede anlamli bir fark bulunmazken, benzer sekilde
V4o ve Vss rektum dozlarmin P2A planlarinda VMAT’a gore daha yiiksek oldugunu
gbzlemlemislerdir (Tran vd. 2017).

Bir diger dikkat ¢ceken husus da femur baslarinin durumudur. Diisiik riskli prostat
kanseri tedavilerinde femur baglar1 PTV’ye nispeten uzak oldugundan proton tedavisinde
daha az doz almaktadirlar. Cevresel dozlarin protonda daha diisiik oldugu bilinmektedir.
Bu nedenle de femur baglar1t VMAT teknigine gore ¢ok daha az doz almaktadir. Alan
sayist ¢ogaldikea da gevresel doz bir miktar artmakta olup femurlara P2A tekniginin en
az dozu verdigi ikinci olarak P9A tekniginin geldigi goriilmektedir. VMAT tekniginde
ise hem V45 bir miktar doz almakta hem de femurlara en yiiksek doz bu teknikle
verilmektedir.

Yiiksek riskli prostat tedavisinde ise PTV femur baslarina ¢cok yakin oldugundan
P2A tekniginde yliksek doz almalar1 beklenebilir. Nitekim Rana ve ark. ytiksek riskli
prostat hastalarinda 2 lateral teknikte proton tedavisinin VMAT’a gore femur baglarina
daha yiiksek doz verdigini belirtmislerdir (Rana vd. 2014).

Mesanenin ise her ii¢ teknikte benzer sekilde doz aldig1 anlasilmaktadir.
Literatiirde de benzer sonuglara ulagilmistir (Tran vd. 2017).

HIPO semada ise rektum NTCP degerleri arasinda anlamli bir fark bulunmustur.
VMAT ve P9A teknikleri iyi bir koruma saglarken P2A teknigi ile rektum komplikasyon
riski artmaktadir. Rektumun Vsg, V32 ve V29 degerlerinde P9A ve VMAT teknikleri daha
iyi bir koruma saglamis, P2A ise yeterince koruma saglayamamistir. Bu STD semada
gozlenen ile ayni duruma isaret etmektedir. Alan sayisi diistiikge hedef ile rektum
arasinda konkav bir doz dagilimi saglamak zorlasmaktadir. Burada da deneysel P9A
tekniginin P2A’ya gore oldukca basarili oldugu goriilmektedir. Her iki femurda STD
semada oldugu gibi VMAT teknigi ile yiiksek dozdan kaginilamamaktadir. Mesanenin
ise STD semada oldugu gibi her ii¢ teknikte de benzer sekilde doz aldigi anlagilmaktadir.
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Cizelge 4.2. HIPO fraksiyon semast. ¢, burada ortalamadan sapma degerini ifade eder
ve TCP degerleri 1 olarak bulunmustur

Proton P9A Proton P2A VMAT
Fark Birim
(g c c
mean 38235 £ 112 3826.7 + 194 37221 £ 443 cGy
0.95 3698.6 + 105 36926 + 87 3506.3 + 510 cGy
max
(0.03cc) 40023 + 29.2 4009.7 =+ 210 39343 + 410 cGy
mean 38089 + 119 38057 =+ 175 37606 + 411 cGy
0.99 3695.2 + 18.0 37140 = 320 3637.3 + 46.5 cGy
max
(0.03cc) 40075 + 36.7 40046 + 215 38845 + 533 cGy
Cl 0228 £ 0.03 0.275 + 0.019 0.258 + 0.034
HI 0.907 + 0.017 0.911 + 0.0132 0.904 + 0.012
V3 5.7 + 13 9.4 + 15 4.3 + 0.6 p<0.05 | cc
V32 13.0 + 15 18.9 + 19 11.8 + 1.2 p<0.05 | cc
Rektum | V29 21.3 + 14 25.9 + 18 205 + 0.6 p<0.05 | cc
V18 51.2 + 12 51.0 + 14 52.6 + 25 cc
NTCP 0.051 + 0.0076 0.073 + 0.0082 0.042 + 0.0064 p<0.05
Vias 14 + 06 4.9 + 09 54 + 1.2 p<0.05 | cc
max 20243 £ 307.1 17248 + 8438 19798 + 3538 p<0.05 | cGy
NTCP 0.0 + 0.0 0.0 + 00 0.0 + 0.0
Vias 1.9 + 09 5.3 + 08 55 + 0.7 p<0.05 | cc
L femur | max 21233 + 198.0 1801.7 £ 999 21043 + 849 p<0.05 | cGy
NTCP 0.0 + 0.0 0.0 + 00 0.0 + 0.0
Vs 17.0 + 1.9 17.9 + 25 16.7 + 1.9 cc
Mesane V1s 38.6 + 35 37.9 + 40 37.0 + 6.9 cc
NTCP 0.0060 + 0.0048 0.0040 =+ 0.0042 0.0050 =+ 0.0004
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4.2. Diisiik Doz Izodoz Hacimleri

Tedavi planlamasindan alinabilecek Onemli parametrelerden bir tanesi de
regetelendirilen doza goére alinan diisiik dozlarin ne kadar hacim kapladigidir. Ornegin;
76 Gy STD sema ile regetelendirilen bir hastanin 7.6 Gy doz aldig1 toplam hacim %10
izodoz egrilerinin 3 boyutlu olarak hesaplanmasiyla bir hacim olarak hesaplanabilir.
Diisiik dozun zarar1 akut olarak ortaya ¢ikmaz, ancak ikincil kanser riskini 6nemi 6lgilide
arttirdig bilinmektedir. Bu izodoz hacimleri ile hangi teknigin daha fazla ya da daha az
ikincil kanser riski yarattig1 incelenebilir (Cizelge 4.3).

Cizelge 4.3. Kullanilan teknik ve semaya gore tedavisi planlanan hastalarin ortalama
diisiik doz izodoz hacimleri

izodoz Hacmi
Fark Birim
10% 20% 30%
P9A 39130 + 1958 1579.1 + 2053 10484 + 888 p <0.05 cGy
76 Gy
STD P2A 29974 + 2340 24320 + 209.0 2029.7 + 1442 p<0.05 cGy
FX
VMAT | 4933.1 + 1249 3859.2 + 1704 2599.8 + 1998 p<0.05 cGy
375 P9A 39729 + 2769 18514 + 2385 1083.1 + 953 p <0.05 cGy
ﬁ)llp P2A 31774 + 226.0 25540 + 188.0 2150.2 + 1801 p<0.05 cGy
O FX
VMAT | 44583 + 1364 32100 + 96.6 1967.5 + 980 p <0.05 cGy

Cizelge 4.3’te STD ve HIPO fraksiyon semalarinda ProtonP9A, ProtonP2A ve
VMAT tekniklerinde %10, %20 ve %30 fark analizleri yapilmaktadir.

Tran ve ark. prostat i¢in P2A IMPT planlar1 ile VMAT planlarini karsilastirmis ve
R10 dedikleri %10’luk izodoz hacim degerlerinin VMAT planlarinda P2A’ya gore 2 kat
fazla oldugunu gostermislerdir (Tran vd. 2017). Bu ¢alismada ise %10’luk izodoz i¢in
VMAT planlar1 P2A planlarindan STD semada yaklagik 1.6 kat, HIPO semada ise
yaklagik 1.4 kat daha fazla bulunmustur.

DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) dosyalari ile yani
medikal goriintiileme cihazlarindan alinan 2 ve 3 boyutlu bilimsel verilerin depolanmasi,
goriintiilenmesi ve analizinde kullanilmak maksadiyla gelistirilmis olan bir dijital veri
formati standardi olan plan dosyalarinda saklanan radyoterapi dozlarmin bir planda her
bir vokselin dozunun 6biir planin dozlarindan ¢ikarilmasiyla elde edilen izodoz haritasi
bize planlar1 kiyaslama imkani saglar. Diisiik doz hacimlerini iki ayr1 teknikle hesaplanan
planlarin doz haritalarin1 birbirlerinden ¢ikararak yilizde fark olarak gostermek de
miimkiindiir ve Sekil 4.1°deki 4. panel bize P2A ile VMAT planlarinin birbirinden
cikarilmasi ile elde edilen izodoz fark haritasim1 gdstermektedir. 2 lateral alanda P2A
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teknigi %10 kadar doz artis1 gosterse de geri kalan biiyiik hacimde VMAT teknigine gore
¢ok daha az doz vermistir (Sekil 4.2). P9A ve VMAT planlarinin birbirinden ¢ikarilmasi
ile elde edilen izodoz fark haritasin1 gdstermektedir. Goriilecegi lizere hastanin her bir
noktasinda P9A plant VMAT planina gore ¢cok daha az diisiik doz vermektedir. Proton
tedavisinin en biiyiik iistiinliigii buradadir (Sekil 4.3). P2A ve P9A planlarinin birbirinden
cikarilmasi ile elde edilen izodoz fark haritasin1 gostermektedir. Burada P2A teknigi
%10’luk izodoz agisindan diger alanlara hi¢ etki etmedigi icin P9A’dan daha iyi
goziikmekle birlikte %20 ve %30’luk izodoz hacimlerinde P9A teknigi daha az doz
vermektedir.

Plan dose: VMAT-Hypo (

Sekil 4.1. P2A ve VMAT izodoz haritalar ile iki plan arasindaki izodoz fark haritasi
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Select dose forplan v ¥

Doseaxis: () Absolute

Sekil 4.3. P2A ve P9A izodoz haritalar ile iki plan arasindaki izodoz fark haritas1
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5. SONUCLAR

Proton tedavileri prostat kanseri i¢in diinyada standart olarak 2 alan lateral sekilde
uygulanmaktadir. Bu tedavi seklinin dozimetrik ve radyobiyolojik olarak
gelistirilebilecegi ongoriilmiis, deneysel olarak 9 alan IMPT tedavi planlar1 yapilarak 2
alan lateral teknigine kars1 tistlinliikleri aragtirilmistir.

Prostat kanserinde diisiik o/f oram1 nedeniyle hipofraksinasyonun tedavi
penceresini acarak tiimor kontroliinii arttiracagi diisiiniilmektedir. Bu ¢aligmada standart
semada x-151n1 (VMAT) ve proton IMPT tedavileri ile hipofraksiyone sema planlari
radyobiyolojik ve dozimetrik olarak karsilagtirilmis, timor kontrol olasiliklar
degerlendirilmistir.

Sonug¢ olarak; dozimetrik parametreler iizerinden yapilan incelemede izodoz
hacim verilerinden de anlasilacag iizere proton tedavisinin 6zellikle ¢evresel dokulara x-
1sinlarina gore c¢ok daha diisik doz vererek normal dokulari daha iyi koruyacagi
gosterilmistir. Bu sekilde ikincil kanser riskinde anlamli azalma beklenebilir. Ayrica P9A
planlarin P2A planlara goére risk altindaki organlart ve Ozellikle rektumu daha iyi
koruyacagi ve bdylece prostat tiimor yataginda daha yiliksek dozlara ¢ikmaya izin
verecegi ongoriilmelidir.

Radyobiyolojik parametreler baz alindiginda ise gerek agir iyon tedavisi ile, gerek
X-151n1 tedavisi ile olsun, dozun hizlandirilarak verildigi HIPO semanin STD sema ile risk
altindaki organ korumasinda benzer sonuglar vererek hastalarin daha kisa siirelerde tedavi
gormesini saglayabilecegi gosterilmistir.

Proton tedavisi iilkemizde halihazirda bulunmamaktadir. Proton terapi
merkezlerinin iilkemize kazandirilmasi i¢in bilimsel ve akademik is giicli cok 6nem arz
etmektedir. Bu nedenle proton tedavisi ilizerine yapilan calismalar, projeler ve tezler
tilkemizin bilimsel hafizasina katki yapmakla kalmayip proton tedavisinin tilkemizde
kurulmasinda motivasyon ve 6z giiven kaynagi olacaklardir. Hali hazirda tilkemizde
Tedavi Planlama Sistemi kullanilarak yapilmis bir proton tedavisi ¢aligmasi
bulunmamaktadir.

Bu calisma, iilkemizde proton tedavi planlamasi kullanilarak yapilan ilk tez
caligmasi olma 6zelligi tasimaktadir. Biitliin bunlarin 15181nda, {ilkemizde proton tedavisi
icin medikal fizik bilimi adina bir altyapr olugmasi, bu konuda deneyimli is giiciiniin
artmasi adina faydalar beklenmelidir.
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ESERLER

Uluslararasi1 hakemli dergilerde yayimlanan makaleler

1- I_Catan, Abdulmecit Canbolat! ESTRO 2014, Akdeniz University, Antalya, Tiirkiye
‘Obtaining 5MV and 8MV energies from 6MV Linear Accelerator and investigating the
advantages of using in IMRT’

2- i, Catan, N. Tuncel*, M. Yavuz*, C. Akbas*, N. Unal*. 2013. 55" ASTRO Akdeniz
University, Antalya, Turkiye , The Evaluation of Rectum Dose Associated by kV-CBCT
Imaging in IGRT.

3-I._Catan , Abdulmecit Canbolat® AAPM 2013 Akdeniz University, Antalya, Tiirkiye
The Investigation of OAR Dose Associated by KV-CBCT Imaging in IGRT: A
Dosimetric Study.

4- Sevda Selek, N.Tuncel, I.Catan, M.Genc, N. UNAL ICMP 2013 Akdeniz University,
Antalya, Turkiye ‘CONTRIBUTION of IN VIVO DOSE MEASUREMENT TO THE
INTENSITY MODULATED RADIOTHERAPY TECHNIQUE IN THE TREATMENT
OF NASOPHARYNGEAL CANCER’

Ulusal bilimsel toplantilarda sunulan ve bildiri kitaplarinda basilan bildiriler

1- N.ilker Catan, Abdulmecit Canbolat. 2015. XV. Medikal Fizik Kongresi, Trabzon,
Tarkiye, ‘IMRT Tekniginde Farkli Enerji Kullanimma Bagli Klinik Avantajlarin
Biyolojik Modellerle (TCP,NTCP) incelenmesi’ SOZEL BILDIRI ODULU




2- N.ilker Catan, Abdulmecit Canbolat,Metin Gok, Tanfer Caner. 2015. XV. Medikal
Fizik Kongresi, Trabzon, Turkiye, ‘Lineer Hizlandiricilarda Kullanilan Elektron
Tabancasinin Klinik Kalan Omiir Hesab1’

3- 2014 N.ilker Catan', Abdulmecit Canbolat?, Ertugrul Diindar!, VidaBidaril, Melek
Nur Yavuzl UROK Akdeniz University, Antalya,Turkiye, ‘Bas-Boyun kanserlerinde
farkl tedavi tekniklerinin karsilastirilmast’

4- 2014 N.ilker Catan?, Abdulmecit Canbolat?, Ertugrul Diindar?, VidaBidaril, Melek
Nur Yavuzl UROK Akdeniz University, Antalya, Tlrkiye, ‘Bas-Boyun kanserlerinde
farkli tedavi tekniklerinin karsilastiriimasi’

5- 2014 N.ilker Catan', Abdulmecit Canbolat?, Ertugrul Diindar!, VidaBidaril, Melek
Nur Yavuzl UROK Akdeniz University, Antalya, Tlrkiye, ‘Bas-Boyun kanserlerinde
farkl tedavi tekniklerinin karsilastirilmast’

6- 2014 N.ilker Catan?!, ismail Karakus!, Yigit Cecen!, Mine Geng!, Abdulmecit
Canbolat?, Ertugrul Diindar!, VidaBidari’, Melek Nur Yavuz!. UROK Akdeniz
University, Antalya,Turkiye, ‘Bas-Boyun kanserlerinde farkli tedavi tekniklerinin
karsilastirilmas1’

7- 2014 N.ilker Catan?!, Yigit Cegen®, Ismail Karakus!, Mine Geng!, Abdulmecit
Canbolat?, Bora Sidir!, Ozlem Toykan Ciftliklit, Melek Nur Yavuz! UROK Akdeniz
University, Antalya, Turkiye , “VMAT teknigiyle planlanan bas-boyun kanserli hastalarda
biyolojik ve fiziksel tabanli optimizasyon algoritmalarinin karsilagtirilmas1’

8- 2014 llker Catan?, Irina Fotina?, Abdulmecit Canbolat®, Duriye Oztiirk®, Zeynep
Akarsu®, Taylan Biikilmez* UROK Akdeniz University, Antalya, Tiirkiye ‘Prostat
Hastalarinda Atlas Tabanli Otomatik Konturlama 1ile Manuel Konturlama
Karsilastirmasi’

9- 2014 flker Catan®, Abdulmecit Canbolat? UROK Akdeniz University, Antalya, Tirkiye
Lineer hizlandiricilarda farkli enerjilerin elde edilmesi ve IMRT tedavilerinde klinik
kullanimlarinin incelenmesi

10- 2014 Abdulmecit Canbolat!, N.ilker Catan? UROK Akdeniz University,
Antalya, Turkiye CMS XiO TEDAVI PLANLAMA SISTEMININ INHOMOIJEN
ORTAMLARDA DOZIMETRIK KALITE KONTROLU

11- 2014 Abdulmecit Canbolat!, N.ilker Catan? UROK Akdeniz University,
Antalya,Tirkiye ~LENFATIK-MEME ISINLAMALARINDA GENIS ALAN
YOGUNLUK AYARLI RADYOTERAPI (YART) TEKNIGININ KALITE
KONTROLLERI

12- 2014 Tilker Nuri Catan, Nina Tungel, Ali AydinYavuz, Cagdas Akbas, Melek Nur
Yavuz Ulusal Kanser Kongresi UKK, Akdeniz Universitesi , Radyasyon Onkolojisi Ana
Bilim Dali, Antalya, 'GKRT Uygulamalarinda Pelvik Bolge Goriintiilemesinde Riskli
Organ Rektum Dozu Degerlendirmesi'



13- 2013 N. i. Catan, Abdulmecit Canbolat 14. Medikal Fizik Kongresi Akdeniz
Universitesi Antalya, ‘GKRT’ de kV-KHBT’ den kaynakli Riskli Organ Dozlarinin
Arastirilmasi: Dozimetrik Calisma, SOZLU SUNUM

14- 2013 N. 1. Catan, Abdulmecit Canbolat 14. Medikal Fizik Kongresi Akdeniz
Universitesi Antalya, ‘6-MV’ 1i Lineer Hizlandiric1 Cihazinda 5 ve 8 MV Enerjilerinin
Elde Edilmesi ve Klinik Kullanimlarmin Incelenmesi’

15- 2013 A.Canbolat E. Bilen, H. Yener, N. I. Catan 14. Medikal Fizik Kongresi Akdeniz
Universitesi Antalya, ‘Tek Merkezli Yari-Asimetrik Alanlarin Cakisma Bolgesi Giivenli
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16- 2013 N. Demirag, N. I. Catan, Abdulmecit Canbolat, Z. Yegingil, N. Tuncel 14.
Medikal Fizik Kongresi Akdeniz Universitesi Antalya ‘Doz Tanimlamalarmin Hedef
Hacim ve Kritik Organlar Uzerindeki Etkisi,

17- 2013 A.Canbolat, N. 1. Catan, E. Bilen, H. Yener 14 . Medikal Fizik Kongresi
Akdeniz Universitesi Antalya ‘CMS XiO Step&Shoot IMRT Segmentasyon Metodlarinin
Performans Degerlendirmesi,

18- 2013 A.Canbolat, N. I. Catan, H. Yener, E. Bilen 14.Medikal Fizik Kongresi
Akdeniz Universitesi Antalya ‘Elekta Agility ve MLCi2 Multi-Leaf Collimator (MLC)
Kafa Yapilar1 Kullanilarak Erken Evre Prostat Tedavilerinin Karsilagtirilmasi’®

19- 2013 A.Canbolat, N. I. Catan, 14.Medikal Fizik Kongresi Akdeniz Universitesi
Antalya ‘IMRT Tedavilerinde Enerji Se¢imi; 5, 6 ve 8 MV,

20- 2013 N. I. Catan, Abdulmecit Canbolat, E. Bilen, H. Yener, N. Tuncel, Z. Yegingil
14.Medikal Fizik Kongresi Akdeniz Universitesi Antalya ‘MU Kalibrasyon Tekniklerinin
Tedavi Plan1 Uzerinden Degerlendirilmesi,

21- 2013 A.Canbolat, H. Yener, E. Bilen, N. I. Catan, S. Yasar 14.Medikal Fizik
Kongresi Akdeniz Universitesi Antalya ‘Motorize Wedge (Kama) ile Field-in-Field
(Alan-igi-Alan) Tekniklerinin Karakteristikleri: Dozimetrik Karsilagtirma’





