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KISALTMALAR
KHDAK  : Kuguk Hucreli Dig1 Akciger Kanseri

3-B : 3-boyutlu

TPS : Tedavi Planlama Sistemi

ICRU . International Comission on Radiation Units & Measurements

GTV : Goruntdlenen TUmaor Volima (“Gross Tumor Volume™)

CTV > Klinik Hedef Volum (“Clinical Target Volume”)

PTV : Planlanan Hedef Volim (*Planning Target Volume”)

TV : Tedavi Volumu (“Treatment Volume®)

Y . Isinlanan Volim (“Irradiated Volume”)

OAR . Risk Altindaki Organlar (“Organs at Risk”)

M > Internal Margin (“Internal Margin™)

TV . Internal Hedef Volim (“Internal Target Volume™)

SM : Set-up Margin (“Set-up Margin”)

PRV : Planlanan Risk Altindaki Organ Volumi (“Planning Organs at Risk
Volume”)

PTVpmin  : PTV’'nin adig: en distk doz

PTVbmaks : PTV'nin aldigi en yiksek doz

PTV Dgs/referansdoz: PTV'nin %95’ inin, referans izodoza tanimlanan toplam dozun ne
kadar1 tarafindan kapsandigini gosteren % deger

PB . “Pencil Beam”

CS . “ Convolution/Superposition”

MC : “Monte Carlo”

OAD . Ortalama Akciger Dozu (“Average Lung Dose”)

Gy . Gray

Vs : Akcigerlerin, en az 5 Gy radyasyon dozu alan hacminin ylzde (%) degeri

Vi3 : Akcigerlerin, en az 13 Gy radyasyon dozu alan hacminin yizde (%) degeri

Voo . Akcigerlerin, en az 20 Gy radyasyon dozu alan hacminin ytizde (%) degeri

V3o : Akcigerlerin, en az 30 Gy radyasyon dozu alan hacminin ytizde (%) degeri

BT . Bilgisayarli Tomografi

BEV . Isin Gozlyle Gorunus (“ Beam Eye View™)

DRR : Dijital Olarak Olusturulmus Radyogram (“Digitally Reconstructed
Radiograph”)

MRI : Manyetik Rezonans Goruntuleme (*Magnetic Resonance | maging”)



DVH
MLC
MeV
MV-X
DEUTF

: Doz-Volim Histogram (“Dose-Volume Histogram™)
: Gok Y aprakli Kollimator (“Multi Leaf Collimator™)

: Milyon Elektron Volt

: Milyon Elektron Volt X-lsim
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KUCUK HUCRELi DISI AKCIGER KANSERiI 3-BOYUTLU KONFORMAL
RADYOTERAPISINDE TEDAVI PLANLAMASINDAKI FARKLI HESAPLAMA
ALGORITMALARININ AKCIiGER DOZ-VOLUM PARAMETRELERI UZERINE
ETKISI

Mehmet Sukrt Adigul

Dokuz Eyliil Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisi
Medikal Fizik Anabilim Dal1, inciralti-izmir
m_adigul @yahoo.com

OZET

Amagc: Bu calismada, lobektomi/bilobektomi yapilmis opere akciger kanseri tanili olgularin 3-B
konformal radyoterapi teknigi kullanillarak olusturulan planlarinda, farkli doz hesaplama
algoritmalar1 olan PB (“pencil beam®) ve CS'yi (“convolution superposition*) akciger doz-voltim
parametrelerinden Vs, Vi3, V2o, V3o ve OAD agisindan karsilastirmak amaglandi.

Gerec ve Yontem: Lobektomi/bilobektomi yapilmis opere akciger kanseri tanili adjuvan 3-B
konformal radyoterapi uygulanmis 10 olgunun tedavi planlari, bilgisayarli tedavi planlama
sisteminden retrospektif olarak bulundu. PB ve CS algoritmalar1 kullamilarak, sirasiyla 6 ve 18
MV-X 1sin  enerjileri igin  hesaplama yaptirildi ve sbz konusu akciger doz-volum
parametrelerindeki farklar SPSS 15.0 istatistiksel analiz programinda Wilcoxon signed rank test
kullanilarak retrospektif olarak analiz edildi.

Bulgular: 6 MV-X enerjisinde V parametrelerinden Vs, Vi3 ve Vyo ortalama degerleri CS
algoritmasinda daha yuksek cikmistir. Buna karsilik, V3, ve OAD parametrelerinde PB
algoritmasi daha yuksek sonug vermistir. 18 MV-X enerjisinde, ortalama V parametrelerinden
Vs, Vis, Voo ve OAD degerleri CS algoritmasinda daha yiksek ¢ikmustir. Buna karsilik, V3o
parametresinde PB algoritmasi daha yiksek sonug vermistir. Akciger doz-volim parametreleri
acisindan PB ve CS algoritmalar: arasindaki fark, sadece 6 MV-X enerjisinde planlanan Vs, Vi3
ve V3o parametrelerinde istatistiksel anlamlilik sinirina ulagsmaktadir (sirastyla p= 0.005; p=0.005;
p=0.008)

Sonug: Calismamizda 3-B konformal radyoterapi planlamalarinda ¢zellikle dusik doz alan
akciger volumlerine iliskin parametrelerde (Vs, Vi3, V) CS agoritmas: ile PB algoritmasina
gore daha yuksek degerler bulunmustur. CS algoritmas: radyoterapi planlamada “altin standart”
olan ancak foton hesaplamalar: icin rutinde kullamlamayan MC (“Monte Carlo”) algoritmasina

1
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yakin hassasiyettedir. Sonugta, akciger kanseri tedavi planlamasinda hesaplama dogrulugunu
arttirmasindan 6tird PB agoritmas: yerine CS algoritmasinin tercih edilmesi gereklidir.

Anahtar Sozciikler: Convolution / superposition, pencil beam, akciger kanseri, akciger doz-
volum parametreleri.



THE EFFECT OF THE DIFFERENT CALCULATION ALGORITHMSIN NON SMALL
CELL LUNG CANCER 3-DIMENSIONAL CONFORMAL RADIOTHERAPY
PLANNING ON LUNG DOSE-VOLUME PARAMETERS

Mehmet Sukrt Adigul

Dokuz Eylul University Institute of Health Sciences
Medical Physics Department, Inciralti-lzmir
m_adigul @yahoo.com

SUMMARY

Objective: In this study, it was aimed to compare the two different treatment planning
algorithms named PB (“pencil beam*) and CS (“convolution superposition) with regard to lung
dose-volume parameters (Vs, Vi3, V20, V30 and MLD) obtained from the created 3-D conformal
radiotherapy plans of the lung cancer patients who had lobectomy/bilobectomy surgery.

Method: The treatment plans were found retrospectively concerning 10 lung cancer patients
who had lobectomy/bilobectomy surgery and adjuvant 3-D conformal radiotherapy. Using PB
and CS algorithms, calculations were performed for 6 and 18 MV-X photon beams, respectively.
The differences on the relevant lung dose-volume parameters were analyzed retrospectively using
Wilcoxon signed rank test in SPSS 15.0 gatistical analysis program.

Resaults: For 6 MV-X photon beam, mean Vs, Vi3 and Vo were higher for CS algorithm
compared to PB algorithm. On the other hand, mean V3, and MLD were higher for PB algorithm.
For 18 MV-X photon beam, mean Vs, V13, V2 and MLD were higher for CS algorithm compared
to PB algorithm. However only mean V3, was higher for PB algorithm. In terms of lung dose-
volume parameters, the difference between PB and CS algorithms was statistically significant in
Vs, Vi3 and V3o obtained from plans for 6 MV-X photon beam energy (p= 0.005; p=0.005;
p=0.008, respectively).

Conclusion: In this study, higher values were found especially in parameters expressing “low
dosesto large volumes of lungs’ (Vs, Vi3, Vo) for CS agorithm compared to PB agorithm in
3-D conformal radiotherapy planning. In terms of accuracy in dose calculation, CS algorithm is
closeto MC (“Monte Carlo™) algorithm which isthe “gold standard” in radiotherapy planning but
cannot be used routinely in photon beam dose calculations. In conclusion, CS algorithm should
be preferred to PB algorithm due to its increased accuracy in dose calculation especially in lung

cancer radiotherapy.
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Key Words: Convolution/superposition, pencil beam, lung cancer, lung dose-volume
parameters.



1. GIRiS VE AMAC

Kuctk hicreli disi akciger kanserinin (KHDAK) radyoterapisinde 3-boyutlu (3-B)
bilgisayarl1 tedavi planlama sistemlerinin (TPS) amaci hedef volimde en yiksek dozu
olustururken normal dokulara verilen dozun en az diizeyde kalmasint saglamaktir.

3-B konformal radyoterapide, International Comission on Radiation Units &
Measurements (ICRU) kurumunun tammladigi voliumler kullanimaktadir. Bu kurumun
yayinladigi ICRU 62 raporunda en giincel volim tanimlamalari su sekilde yapilmistir: (1)

e GTV (“Gross Tumor Volume’) (Goruntilenen Tumor Volimd): Radyolojik olarak
goruntulenebilen, cilde yakin timorlerde ise fizik bakida palpe edilebilen timor volumuiddr.

e CTV (“Clinical Target Volume’) (Klinikk Hedef Volum): Radyolojik olarak
gorintilenemeyen, GTV cevresinde bulunan, mikroskobik dizeyde timér hicrelerinin
bulundugu duisunilen volim. Gerekli olgularda bu voliime, timorin yayilim yaptig: ya da
yapacag1 dusunilen lenf nodu bolgeleri de dahil edilir.

« PTV (“Planning Target Volume”) (Planlanan Hedef Volim): CTV'yi set-up ve internal
margin’i igerecek sekilde belirli bir giivenlik pay: ile igine alan volimdur.

e TV (“Treatment Volume") (Tedavi Volimui): Tammlanan tedavi dozunu alan volumddir.
(referans izodoz +%05)

* IV (“Irradiated Volume”) (Isinlanan Volum): Normal doku toleransina gore anlaml
duizeyde doz aan volumdur. ( V2o, V3o gibi)

e OAR (“Organs at Risk”) (Risk Altindaki Organlar): Planlanan tedavi voliUmul icinde
kalarak radyasyon duyarliligi nedeniyle doz kisitlamasina neden olabilecek normal
dokulardr.

e M (*Internal Margin”) (Internal Pay): Bazi fizyolojik organ hareketleri nedeniyle, PTV
olusturulurken CTV Uzerine eklenen guivenlik paylarindan biridir.

 ITV (“Internal Target Volume™) (Internal Hedef Volum): ITV =CTV + IM



e SM (“Set-up Margin”) (Set-Up Pay1): Tedavi sirasinda olusabilecek hasta hareketleri ya da
set-up hatalarim hesaba katarak, PTV olusturulurken CTV Uzerine eklenen guvenlik
paylarindan digeridir.

* PRV (“Planning Organs at Risk Volume”) (Planlanan Risk Altindaki Organ Volumu):
Hasta hareketi ve fizyolojik organ hareketleri nedeniyle riskli organlar da hareket edebilecegi

i¢in, onlarin gevresinde olusturulmast gereken guvenlik payint igeren volumdur.

3-B konformal radyoterapide kullanilan bilgisayarli TPS lerinde rutinde en sik kullanilan
doz hesaplama algoritmalari “pencil beam” (PB) ve "convolution/superposition” (CS)
algoritmalaridir. Ote yandan bilgisayar hiz kapasitesinin simirlamasi nedeniyle rutin klinik
kullammma hentiz giremeyen, ancak yanal sagilmalari ¢ok daha ileri dizeyde simile edebilen
“Monte Carlo” (MC) algoritmasi, ginimiizde doku icinde doz dagilimimi en dogru gosterdigi
kabul edilen doz hesaplama algoritmasidir (2). CS algoritmasinda PTV minimum dozu PB
algoritmasina gore belirgin olarak daha dusuktur (2, 3, 4). Genellikle CS algoritmasinin ikincil
parcacik tasinmasim (ikincil etkilesimler) PB algoritmasina gore daha biyuk kesinlikte
tanmmladigi ve PB algoritmasinda doku igerisindeki yanal saciimalar ihmal edilirken, CS
algoritmasinda bunlarin hesaba katildig1 bilinmektedir. Ozellikle akciger parankimi igerisindeki
yanal sagilmalarin hesaba katilmasi, PTV minimum dozunu 6nemli o6lclide degistirmektedir
(2, 3, 4). PTV minimum dozunun yiksek olusu timér kontrolti agisindan kritik 6neme sahiptir.
Ayrica CS ve PB algoritmalar: arasinda akciger doz-volim parametrelerinden her iki akciger
toplam volimtntn sirasiyla en az 20 Gy ve 30 Gy alan yuzdesini gosteren Voo ve Vg ile
ortalama akciger dozu (OAD) acisindan da farkhiliklar oldugu belirtilmektedir (2, 4). Bu
parametreler ise radyasyonun akciger tzerindeki yan etkileri yontinden belirleyicidir (5). Bu
parametreler diginda daha disik doz alan akciger volUimlerini temsil ettigi icin radyasyon
pnémonisini 6ngdrmede daha yararli olabilecek her iki akciger toplam volimunin sirasiyla 5 Gy
ve 13 Gy alan ylzdesini gosteren Vs ve Vi3 degerleri de soz konusudur.

Bu calismada akciger doz-volim parametrelerinden Vo, V3o ve OAD yan sira Vs ve Vs
parametreleri yoninden de Oncentra MasterPlan Version 3.3 SP3 program: kullanilarak CS tipi
bir planlama algoritmasi olan CC (“collapsed cone”) ile PB algoritmalar1 karsilastirilacaktir.



2. GENEL BiLGIiLER

Eksternal radyoterapide, bilgisayarli TPS leri tumor kontrolini en yiksek oranda
saglamak ve normal doku hasarim en aza indirmek amaciyla 1s1n geometrilerini ve doz
dagilimlarint olusturmak igin kullamlir. Hasta anatomisi ve timor hedefleri 3-boyutlu (3-B)
modellerle temsil edilebilir. TPS; hastamin BT kesitlerinin elde edilmesinden, planlama
BT’'sine gelisine, 1s1n geometrileri ve farkli tedavi planlari olusturulmasina ve tedavi
verilerinin tedavi aygitlarina gonderilmesine dek pek cok asamadan olusur. Medikal fizik
uzmant bilgisayarli TPS'in, eksternal radyoterapi icin dogru ve guvenilir doz dagilimlar
olusturmasindan sorumludur. Bilgisayarl: tedavi planlama ¢ogunlukla dozimetrist ve medikal
fizik uzmam tarafindan olusturulur ancak radyoterapiye baslanmadan ©nce radyasyon
onkologu tarafindan hastanin tedavi plani incelenmeli, gerekli degisiklikler varsa medikal
fizik uzmanyla birlikte yapilmal1 ve optimize edilmis son tedavi plan onaylanmalidir.

1970 lerden once tedavi planlamasi genellikle, deneyimli dozimetristler tarafindan
hasta konturu tzerinde standart izodoz egrisi sablonlar: kullamlarak gizimlerle hesaplanirdi.

Bilgisayarli tomografinin (BT) gelisimiyle beraber bilgisayar gliclinun asama
kaydetmesi, BT tabanli TPS'in gelismesine yol agmis ve hastanin aksiyel anatomi kesitlerinde
doz dagilimlarinin goralebilir olmasint saglamustir.

Tedavi planlama donamm ve yazilimlarinin arch ardina gelisimleri en gok grafikler,
hesaplamalar ve optimizasyon alanlarinda gérulmuistir. Sistemler “sanal hasta’ Uzerinde
radyasyon isinlarinin 1sin gozuyle (BEV) gorunusini ve dijital olarak olusturulmus
radyogramlar (DRR) olusturulabilmesini mimkin kilmustir. Doz hesaplamalari1 2-boyutlu
basit modellerden 3-boyutlu modeller yoluyla 3-boyutlu “Monte Carlo” tekniklerine dogru
zamanla gelismistir ve artan bilgisayar hesaplama kapasitesi doz hesaplama hizimt da

artturmustur.

Doz optimizasyonu, BT, manyetik rezonans (MRI) ya da diger dijital goruntileme
tekniklerine dayanan doz-volim histogramlarimn (DVH) kullammiyla mimkan olabilir

Guncel 151n hesaplama algoritmalari, gelen isimn birincil ve ikincil (sagilan)
bilesenlerini ayrica tammlamaya ve her bileseni bagimsiz olarak ele almaya yoneliktirler. Bu
yontemde, 1s1n geometrising, 1s1in yogunluguna, hasta anatomisine ve doku inhomojenitesine
bagl1 olarak meydana gelen sacilmadaki degisiklikler, doz dagilimina yansitilabilirler.



Bu gibi modeller, ortam icindeki herhangi bir noktadaki dozun birincil ve ikincil
(sacilma) bilesenlerinin  toplami olarak ifade edilebildigi “convolution” yontemlerini
kullanirlar. Bu modeller, hasta ve 1g1n geometrisinden kaynakli lokal sagilmaya bagli birincil
etkilesimdeki ve enerji yayilimindaki degisiklikleri hesaba katabilmek icin “superposition”
yontemlerini kullanir. Diverjan olmayan kaynaklar ve homojen fantomlar gibi 6zel durumlar
atinda “convolution” tipi integraller hesaplar1 basitlestirmek ve hizlandirmak igin

kullanlabilir.

“Pencil beam” algoritmalar1 genellikle elektron 1s1m1 hesaplamalar: icin kullanilmakla
birlikte, kisa hesaplama sliresi nedeniyle foton 1g1m hesaplamalarinda da kullanilmaktadir. Bu
tekniklerde bir noktadaki enerji yayilimi veya doz kerneli, ince kalem tipi 1s1n ya da doz
dagilimi elde etmek amaciyla fantomda o noktaya ulasan bir hat Uzerindeki noktalarin
enerjilerinin toplami olarak hesaplanir.

“Monte Carlo” ya da rastgele drnekleme teknikleri ise, radyasyon kaynagindan gikan
ve hem doku i¢inde hem de disinda ¢oklu sagilma etkilesimleri yapan ¢ok sayida pargacigin
meydana getirdigi olaylarin doz dagilimlarim tammlar.

“Monte Carlo” teknikleri, bireysel lineer hizlandirici geometrileri, blok ve cok
yaprakli kollimator (MLC) gibi 1sin sekillendirme donamimlari, hasta ylzey ve yogunluk
duzensizlikleri durumlarinda olusabilecek pargcacik etkilesimlerinin fizigini dogru sekilde
aciklayabilmektedir. Bu yontemler karmasik hasta tedavi kosullarinda genis bir ¢ozim aralig:
saglar. Istatistiksel anlamli sonuglar elde edebilmek icin, “Monte Carlo” teknikleri cok sayida
parcacigin etkilesimini takip etmek zorundadir ve bilgisayar islem kapasitesinin simirlamasi
nedeniyle uzun hesaplama siiresi alan bu yontem son zamanlarda kisitl1 sekilde de olsa guinlik
kullanima girmistir (6).



3. GEREC ve YONTEM

3.1 Arastirmamn Tipi

Hastalara ait arsiv materyali retrospektif olarak tarandi; Oncentra MasterPlan Version
3.3 SP3 programi kullanilarak secilmis olgu grubunda yeni planlar olusturuldu. Olusturulan
planlardan elde edilen yeni veriler analiz edildi. Sonuclar degerlendirildi.

3.2 Arastirmanmn Yeri ve Zamani

Calisma, 01.10.2010 — 30.11.2010 tarihleri arasinda DEUTF Radyasyon Onkolojisi
Anabilim Dali’ nda yapildi.

3.3 Arastirmanin Evreni ve Orneklemi/Calisma Gruplari

L obektomi/bilobektomi yapilmis opere KHDAK tamli ve DEUTF Radyasyon
Onkolojisi Anabilim Dalr’ nda 01.05.2010 tarihinden 6nce adjuvan 3-B konformal radyoterapi
uygulanmis 10 olgu calismaya dahil edildi. Olgularin ¢alismaya dahil edilme ve diglanma
kriterleri asagidaki gibidir:

3.3.1 Dahil Edilme Kriterleri

KHDAK tamst almis olmak

L obektomi/bilobektomi operasyonu gegirmis olmak

Adjuvan RT endikasyonu konmus olmak

Tedavi planlama sisteminde 3B konformal radyoterapi plan yapilmis olmak

3.3.2 Diglanma Kriterleri

KHDAK disinda tanisi olmak

Akciger tumorune iliskin operasyon gecirmemis olmak

Pnémonektomi operasyonu gegirmis olmak

Neoadjuvan, definitif ya da palyatif radyoterapi endikasyonu konmus olmak
Tedavi planlama sisteminde 2B radyoterapi plan yapilmis olmak



3.4 Calisma M ateryali

Calismada materyal olarak, DEUTF Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dalr’ nda
01.05.2010 tarihinden 6nce adjuvan 3-B konformal radyoterapi uygulanmis 10 olgunun TPS
arsivinden (Nucletron Oncentra MasterPlan Version 3.3 SP3) 01.10.2010-05.10.2010 tarihleri
arasinda retrospektif olarak bulunan tedavi planlari ve bu planlar Gzerinde 05.10.2010—
20.10.2010 tarihleri arasinda yapilan yeni hesaplamalara ait parametreleri kullanildh.

3.5 Arastirmamn Degiskenleri

Calismada olgulara ait planlar Uzerinde farkli algoritmalarla yapilan yeni hesaplamalar
sonucunda PTV Dpin, PTV Dpas, PTV Dgs/Referans Doz, Vs, Vis, V2o, V3o ve OAD
parametreleri dokumante edildi. Bunlar arasindan Vs, Vi3, V2, V3o ve OAD parametreleri
bagiml1 degiskenler; hesaplama algoritmasi (PB’ye karsilik CS) ise bagimsiz degiskendir.

3.6 Veri Toplama Araglari

3.6.1 Oncentra MasterPlan: Oncentra MasterPlan, dort modilden olusur. “Oncentra
Anatomy”; ileri dizeyde volum konturlama, segmentasyon ve farkli tirdeki imajlarin
birlestiriimesi islemleri icin farkli araglara sahiptir. “Oncentra Virtual Simulation”; yiksek
kalitede imajlar1 kullanabilme olanag: verirken, ileri diizeyde konturlama segenekleri, kolay
ve cabuk 151N modellemesi ile eszamanli olarak DRR olusturulmasini saglar. “Oncentra
Optimizer “; son derece gelismis bir algoritmayla hizli optimizasyon yapma olanagi sunar.
“Oncentra Evalution”; planda yapilabilecek degisiklerle es zamanl1 olarak 3-boyutlu planicin
dozun sekillendirilmesine ve doz-voluim histograminin olusturulmasina olanak saglar (7).

Oncentra MasterPlan'da, PB algoritmasi kullamlarak olusturulmus sz konusu
olgulara ait planlar, tim unsurlar (1s1n agilari, 1510 enerjileri, agirliklar, wedge agilari, vb) ayni
kalacak sekilde, her plan icin CS tipi algoritmalardan biri olan CC uygulanarak, sirasiyla 6 ve
18 MV-X 1s1in enerjileri icin tekrar olusturuldu. Planlama yapilirken BT kesitleri Uzerinde
birim hesaplama alanimi belirleyen “grid” boyutlar1, daha yiksek duyarlilikta sonuclar elde
edebilmek amaciyla 0.3 x 0.3 cm olarak belirlendi.

Calismaya dahil edilen olgulara, gunlik 2 Gy fraksiyon dozuyla toplam 46-50 Gy
toplam radyoterapi dozu planlandi. Tim olgularin planlarinda doz normalizasyonu PTV'ye
yapildi. Olgulara ait 10 planlamadan 8 tanesi 2 alanli, kalan 2'si ise 3 alanl olarak ¢alisildh.

Bilgisayarli tedavi planlamada timér volimini daha iyi kapsayabilmek amaciyla bu
10



olgulardan 4 tanesinde (%40) tedavi alanlarindan esit olmayan sekilde yukleme yapild.
Olgularin 5 tanesinde (%50) normal dokularda ve timdr volimiinde doz dagilimini daha etkin

sekilde duzenleyebilmek amaciyla “wedge” kullanildi.

Sekil 1. 3-boyutlu konformal planlama yapilmis ve karsilikli oblik iki alandan bir tanesinde
wedge kullanmimis bir olgunun DRR Uzerinde radyoterapi alammn gorunima; sagital, koronal
ve aksiyel kesitlerde izodoz dagilim

Sekil 1'de goruldugl gibi, karsilikli iki alandan planlama yapilmis 6rnek olguda, daha
dustk doz almasini saglamak amaciyla OAR (risk altindaki organ) olan “medulla spinalis’ i
(omurilik) tedavi alan disinda birakarak 1s1n girisleri oblik (egik) olarak gergeklestirildi. Aym
olguda doz dagilimini daha homojen hale getirebilmek ve timor volimi Uzerinde maksimum
doza ulasabilmek igin ise alanlardan bir tanesinde “wedge” kullanild.
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Sekil 2. A) 6MV-X enerjisinde PB algoritmas: kullanilarak hesaplanmis bir planin izodoz
dagilimi, B) ayni plamn CS algoritmast ile hesaplanmis izodoz dagilimu

Sekil 2'de gorulen 6rnek olgunun tedavi plaminda toplam 3 alan kullamildi. Alan
birlesimlerinde ve anatomik diizensizlik bolgelerinde homojen doz dagilimi elde edebilmek
ve tumadr volumini en iyi sekilde kapsayabilmek amaciyla, her 3 alanda da uygun olacak agi
ve yonlerde “wedge” segildi.
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Sekil 3. A) 18MV-X enerjisinde PB algoritmasi kullanmlarak hesaplanmis bir plamn izodoz
dagilimi, B) ayni plamn CS algoritmas ile hesaplanmis izodoz dagilinu

Sekil 2 ve Sekil 3'teki planlar ayni drnek olguya aittir. Sekil 2'deki planlamalarda
6 MV-X foton enerjisi kullamlarak PB ve CS algoritmalar1 karsilastirilirken, Sekil 3'teki
planlamalarda ise ayni karsilastirma 18 MV-X foton enerjisi kullamlarak yapild.

W e B
=l

Wy = 51204

e 71(. B W ="Ea0 V=T ES

Sekil 4. Ornek bir olguda 6MVX foton enerjisinde PB algoritmasi kullanlarak hesaplanms
planin DVH’i Uzerindeki Vs, V13, V2o Ve V3o parametrelerinin gosterimi.
13



Sekil 4’te drnek bir olguda her iki akcigerin toplam olarak aldig1 dozlar DVH Uzerinde
gorilmektedir. Ornegin 5 Gy ve izeri alan akciger volimdl, tim akciger voliminiin %12.94'
olurken, 30 Gy ve Uzeri alan akciger volimt %7,85 ile sinirli kalmaktadir.
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Sekil 5. Ornek bir olgunun planina ait DVH Uzerindeki PTV Dgs/referans parametresinin
gosterimi.

Sekil 5'teki grafikte, PTV'nin %95’ inin aldig1 dozun, tanimlanan doza oraninin DVH’ de nasil
belirlendigi izlenmektedir. Ornek olguda bu deger % 95.68' dir.
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Sekil 6. Ornek bir olgunun planina ait DVH’i veiilgili yapilarin sayisal verileri (Veri tablosu
Uzerinde PTV Dpjin, PTV Dmas Ve OAD kirmizi halkaile isaretlenmistir.)

Sekil 6'daki Ornek bir olgunun DVH’sine ait sayisal veriler, altindaki tabloda
gorilmektedir. Ornegin; PTV Dpin 4032 cGy olurken, PTV Dixs 4936 cGy degerine
ulasmakta, OAD ise 217 cGy doz almaktadir.
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CS algoritmasina gbre V; = %15.00 (diiz ¢izgi)

/ PB algoritmasina gore V, = %12.94 (kesikli ¢izgi)
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Sekil 7. 6MV-X foton enerjisinde, aym olguya ait planlamanin PB ve CS algoritmalari
kullanilarak hesaplanmis doz-volim histogramindaki Vs degerlerinin karsilastirilmasi

Sekil 7'de, 6rnek bir olguya ait 6 MV-X enerjisindeki plamn PB ve CS algoritmalari
kullanilarak hesaplandiktan sonra elde edilen DVH'sinde, Vs parametresindeki fark
gorilmektedir. Bu iki algoritma arasindaki V parametreleri agisindan olusan fark, 15-33 Gy
arasinda azalmaktadr.
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Sekil 8. Yukaridaki sekilde, 18 MV-X foton enerjisinde, aym olguya ait planlamamn PB ve
CS algoritmalart kullanilarak hesaplanmis doz-volim histogramindaki Vs degerlerinin
karsilastirilmast

Sekil 8'de, 6rnek bir olguya ait 18 MV-X enerjisindeki planin PB ve CS algoritmalari
kullanilarak hesaplandiktan sonra elde edilen DVH'sinde, Vs parametresindeki fark
gorilmektedir. Iki algoritma arasindaki V parametreleri agisindan olusan fark, 20-30 Gy
arasinda azalma egilimindedir.
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3.6.2 Veri Kayit Formu:

Calismada her olgunun ilgili parametreleri, dokimante edilmek Uzere sbz konusu
olguya ait “veri kayit formu” naislendi.

OLGU NO:

Vs Vi3 Voo V3o OAD PTVmin | PTVmax | PTV Dgs

6M 18M 6M 18M 6M 18M 6M 18M 6M 18M 6M 18M 6M 18M 6M 18M

V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X V-X
Sag
PENCIL AC
+
BEAM Sol
AC
CONV./ Sag
AC
SUPERPOSITI R

ON

Sol
AC

Sekil 9. Bir “veri kayit formu” drnegi.
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3.7 Arastirmanmin Plan ve Takvimi

Literatlr Taramast
01.10.2010-05.10.2010
!
Kullamilacak Arsiv Materyalinin Belirlenmesi
06.10.2010-10.10.2010
!
CS Algoritmasiyla Y eni Planlarin Olusturulmas:
11.10.2010-20.10.2010
!
Sonuclarin Analizi
21.10.2010-10.11.2010
!
Karsilastirma
11.11.2010-20.11.2010
!
Degerlendirme
21.11.2010-30.11.2010
!
Y azim

01.12.2010-14.12.2010
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3.8 Verilerin Degerlendirilmes

Sekil 1-8de tammmlandigr gibi iki farkli algoritma kullanilarak her olgu igin hem
6 MV-X hem de 18 MV-X 1s1n1 enerjilerinde olusturulan planlarin DVH’ leri incelenerek PTV
Dnin, PTV Dias, PTV Dgs/referans doz degerleri kaydedildi. Yine bu DVH’lerden akciger
doz-volum parametrelerinden Vo, V3 ve OAD yani sira Vs ve Vi3 parametreleri yontinden de
CS ve PB algoritmalar retrospektif olarak karsilastirildi. Bu karsilastirmada ilgili akciger
parametrelerindeki farklar SPSS 15.0 istatistiksel analiz programinda Wilcoxon signed rank
test kullamlarak analiz edildi.

Olgu say1st 30'un altinda oldugu icin non-parametrik bir test kullamimas: gerekliligi
saptandi. Ayricakarsilastirmada 2 iligkili veri karsilastirilacag: icin Wilcoxon signed rank test
tercih edildi. istatistiksel anlamlilik icin p degerinin 0.05'ten kiiglik olmasi gerekliligi kabul
edildi.

3.9 Arastirmanin Sinir hliklar:

Calismanin retrospektif olmasi ve olgu sayisimin sinirli olmast galismamin gugsliz

yanlaridir.

3.10 Etik Kurul Onay1

Dokuz Eylil Universitesi Girisimsel Olmayan Klinik Arastirmalarn Etik Kurulu
tarafindan 29 Eylul 2010 tarih ve 2010/13-24 no.lu toplantisinda; ‘Kuguk Hdcreli Disi
Akciger Kanseri 3-Boyutlu Konformal Radyoterapisinde Tedavi Planlamasindaki Farkl
Hesaplama Algoritmalarimin  Akciger Doz-Volim Parametreleri Uzerine Etkisi’ isimli

projenin onay1 alindh.
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4. BULGULAR

e
s2al

47500
45000
4000.0

Sekil 10. Ornek bir olguya ait planin A) PB ve B) CS algoritmalar: kullanilarak elde edilen
doz dagilimlarinin gosterimi.

Sekil 9'un sol tarafinda yer alan PB algoritmasiyla yapilan hesaplamadaki izodoz
dagilimi, sag taraftaki CS algoritmasiyla yapilan hesaplamadaki izodoz dagilimina gore ciddi
farklar icermektedir. TUm parametreler (alan sayisi, wedge, yuklemeler, enerji) ayn: olmasina
ragmen, PB algoritmasiyla hesaplanan planda her iki akcigerin de disuk doz alan volimi, CS
algoritmasina gore daha kicik gozikmektedir. Bunun yam sira, CS algoritmas ile
karsilastirildiginda PB algoritmasina gore hedef volim ve cevresi daha yuksek ve homojen
doz amaktadr.

Olgularin PTV dozlariylailgili verilerin ayrintilar: Tablo 1’ de verilmektedir.
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Tablo 1: Olgularin 6 MV-X ve 18 MV-X foton enerjilerinde PB ve CS algoritmalar
kullanilarak olusturulmus planlarindaki PTV doz parametrelerinin minimum, maksimum ve

ortalama + standart hata degerleri.

6 MV-X 18 MV-X

PTVorn(@Y) | PTVorma(®) | © oot ® | PTVoun(6y) | PTVomus(@y) | © o fee®

PB | cs | PB | cs | PB | cs | PB | cs | PB | cs | PB | cs
Ortalama | 44.65 | 42.84 | 5543 | 55.75 | 9117 | 89.33 | 4358 | 42.55 | 54.02 | 54.35 | 93.21 | 90.79
Stf{;‘:g” 078 | 088 | 074 | 088 | 186 | 1.78 | 1.00 | 087 | 071 | 074 | 117 | 130
Minimum | 39.24 | 36.64 | 50.63 | 50.40 | 83.26 | 8243 | 30.05 | 35.64 | 48.98 | 49.36 | 85.69 | 82.86
Maksmum | 48.00 | 45.85 | 58.24 | 50.05 | 99.02 | 97.77 | 47.79 | 44.75 | 56.26 | 56.20 | 97.78 | 96.37

Tablo 1'de goruldigt Gizere, 6 MV-X enerjisinde PB algoritmasiyla hesaplanan tedavi
planlarindaki ortalama PTV Dpmin 44,65 + 0,78 Gy (39,24 - 48,00), ortdama
PTV Dmas 5543 + 0,74 Gy (50,63 - 5824) ve ortadama
PTV Dgs/referans doz  %91,17 + 1,86 (83,26 - 99,02) iken CS algoritmasiyla hesaplanan
tedavi planlarindaki ortalama PTV Dpmi, 42,84 + 0,88 Gy (36,64 - 45,85), ortalama
PTV Dmas 55,75 + 0,88 Gy (50,40 - 59,05) ve ortalama PTV Dgs/referans doz %89,33 +
1,78 (82,43-97,77) olarak bulundu.

Tablo 1'de 18 MV-X enerijisi icin ise PB algoritmasiyla hesaplanan tedavi
planlarindaki ortalama PTV Dy,in 43,58 + 1,00 Gy (39,05 - 47,79), ortalama PTV D s 54,02
+ 0,71 Gy (48,98 - 56,26) ve ortalama PTV Dgs/referans doz %93,21 + 1,17 (85,69 - 97,78)
iken CS algoritmasiyla hesaplanan tedavi planlarindaki ortalama PTVpmin 42,55 + 0,87 Gy
(35,64-44,75), ortdama PTV Dmas 54,35 + 0,74 Gy (49,36-56,20) ve ortalama PTV
Dgs/referans doz %90,79 + 1,30 (82,86-96,37) olarak bulundu.

Sonug olarak PTV'nin referans izodoz tarafindan kapsanma oram konusunda 6nemli

bir parametre olan PTV Dgs/referans doz agisindan, PB algoritmas: kullamlarak hesaplanan
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planlardaki degerlerin, CS algoritmasina gore hesaplanan degerlerden daha yuiksek oldugu
gordlmistar. 6 MV-X foton enerjisinde PB algoritmasina gore ortalama PTV Dgs/referans
doz %91.17 iken CS algoritmasina gore %89.33 olmustur. 18 MV-X foton enerjisinde ise
PB algoritmasina gore ortalama PTV Dgs /referans doz %93.21 iken CS algoritmasina gore
%90.79 bulunmustur.

Olgularin akciger doz-volum parametreleriyle ilgili ayrintilari Tablo 2 ve 3'te
izlenmektedir.

Tablo 2: Olgularin 6 MV-X foton enerjisinde PB ve CS algoritmalari kullamlarak
olusturulmus planlarindaki akciger doz-volim parametrelerinin minimum, maksimum ve
ortalama + standart hata degerleri.

6 MV-X
Vs (%) Vi3(%) V20 (%) V30 (%) OAD (Gy)
PB Cs PB Cs PB Cs PB Cs PB Cs
Ortalama 2494 | 2814 | 1951 | 20.37 | 17.08 | 17.27 | 1359 | 13.38 | 9.17 9.15
Standart 4.38 491 3.45 3.56 311 3.10 2.25 2.20 1.40 1.37
Hata
Minimum 5.33 6.70 3.61 3.78 2.92 3.09 241 2.23 211 2.24
Maksimum | 47.77 | 56.68 | 38.32 | 40.29 | 3422 | 3458 | 2923 | 2834 | 17.25 | 17.09

Tablo 2'de goruldiugi Uzere, 6 MV-X enerjisinde PB algoritmasiyla hesaplanan tedavi
planlarindaki ortalama Vs %24,94 + 4,38 (5,33-47,77), ortalama V13 %19,51 + 3,45 (3,61-
38,32), ortalama V2 %17,08 + 3,11 (2,92-34,22), ortalama V3, %13,59 + 2,25 (2,41-29,23)
ve ortalama OAD 9,17 + 1,40 Gy (2,11-17,25) iken CS algoritmasiyla hesaplanan tedavi
planlarindaki ortalama Vs %28,14 + 4,91 Gy (6,70-56,68), ortalama Vi3 %20,37 + 3,56
(3,78-40,29), ortalama Vo %17,27 + 3,10 (3,09-34,58), ortalama V3, %13,38 + 2,20 (2,23
28,34) ve ortalama OAD 9,15 + 1,37 Gy (2,24-17,09) olarak bulundu.
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Tablo 2'deki verilere gore, ortalama V parametrelerinden Vs, Vi3 ve Voo degerleri CS
algoritmasinda daha yuksek cikmustir. Buna karsilik, V3, ve OAD parametrelerinde PB
algoritmas: daha yuksek sonug vermistir.

Tablo 3: Olgularin 18 MV-X foton enerjisinde PB ve CS algoritmalar1 kullamlarak
olusturulmus planlarindaki akciger doz-volim parametrelerinin minimum, maksimum ve

ortalama + standart hata degerleri.

18 MV-X

Vs (%) Vi3 (%) Va0 (%) V30 (%) OAD (Gy)

PB CS PB CS PB CS PB CS PB CS

Ortalama 2596 | 2896 | 1997 | 2058 | 1712 | 17.28 | 13.49 | 13.09 | 8.90 8.98

Standart Hata | 4.23 5.06 3.45 3.63 3.10 3.10 2.27 213 137 1.36

Minimum 5.50 7.73 3.78 3.95 2.92 3.09 241 2.23 1.93 217

Maksimum 46.70 | 60.07 | 3850 | 41.35 | 3434 | 3474 | 29.06 | 27.63 | 16.79 | 17.00

Tablo 3'de goruldigl Uzere, 18 MV-X enerjisinde PB algoritmasiyla hesaplanan
tedavi planlarindaki ortalama Vs %25,96 + 4,23 (5,50-46,70), ortalama V13 %19,97 + 3,45
(3,78-38,50), ortalama V2 %17,12 + 3,10 (2,92-34,34), ortalama V3 %13,49 + 2,27 (2,41-
29,06) ve ortalama OAD 8,90 + 1,37 Gy (1,93-16,79) iken CS algoritmasiyla hesaplanan
tedavi planlarindaki ortalama Vs %28,96 + 5,06 (7,73-60,07), ortalama V13 %20,58 + 3,63
(3,95-41,35), ortalama V3o %17,28 + 3,10 (3,09-34,74), ortalama V3p %13,09 + 2,13 (2,23-
27,63) ve ortalama OAD 8,98 + 1,36 Gy (2,17-17,00) olarak bulundu.
Tablo 3'deki verilere gore, ortalama V parametrelerinden Vs, Vi3, Vo ve OAD
degerleri CS algoritmasinda daha yiksek ¢ikmustir. Buna karsilik, V3o parametresinde PB
algoritmas: daha yuksek sonug vermistir.
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Akciger doz volim parametreleri ile ilgili PB ve CS algoritmalarinin karsilastirmasi
amaciyla Wilcoxon signed rank test ile yapilan istatistiksel analizin sonuglar: ise Tablo 4'te
izlenmektedir.

Tablo 4. Olgularin 6 MV-X ve 18 MV-X foton enerjilerinde olusturulan tedavi planlarinda
elde dilen akciger doz-volum parametrelerinin PB ve CS algoritmalarina gore Wilcoxon
signed rank test kullamlarak karsilastirmali degerlendirilmesi (p<0.05 istatistiksel anlamli
farklar1 gostermektedir)

6 MV-X 18 MV-X
Ortalama Deger ler Ortalarrg(;)l))egerler
P P
PB cSs PB Cs

Vs (%) 24.94 28.14 0.005 25.96 28.96 0.285
Vi (%) 19.51 20.37 0.005 19.97 20.58 0.285
Vo (%) 17.08 17.27 0.065 17.12 17.28 0.153
Va3 (%) 13.59 13.38 0.008 13.49 13.09 0.097
OAD (Gy) 9.17 9.15 0.906 8.90 8.98 0.153

Tablo 4'ten goruldigl gibi, akciger doz-volim parametreleri agisindan PB ve CS
algoritmalar1 arasindaki fark, sadece 6 MV-X enerjisinde planlanan Vs, Viz ve Vg
parametrelerinde istatistiksel anlamlilik simirina ulasmaktadir. (sirasiyla p= 0.005; p=0.005;
p=0.008)

Vo parametresi agisindan elde edilen p degeri ise anlamlilik egilimine sahip olmakla
birlikte (p= 0.065), sinir deger olan 0.05’in Gizerinde kalmaktadir.

Diger durumlarda, akciger doz-volum parametrelerine iliskin degerlerde, iki algoritma
arasinda anlamli bir fark saptanmadi.
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. TARTISMA

3-B konformal radyoterapide kullanilan bilgisayarli TPS lerinden CS algoritmasinda
ikincil pargacik tasinmasi, PB algoritmasina gore daha blyuk kesinlikte tammlanmakta ve
yanal saciimalar hesaba katilmaktadir. Ozellikle akciger parankimi icerisindeki yanal
saciilmalarin hesaba katilmasi, PTV minimum dozunu 6nemli 6lctide degistirmektedir (2, 3,
4). Ayrica CS ve PB algoritmalar1 arasinda akciger doz-volim parametrelerinden her iki
akciger toplam volumunin sirasiyla en az 20 Gy ve 30 Gy alan yuzdesini gosteren Vo ve Vi
ile OAD agisindan da farkliliklar oldugu belirtilmektedir (2, 4). Ayrica radyasyon pnémonisi
olusumunda disik doz alan buyik akciger volumlerinin yiuksek doz alan kigik akciger
volumlerinden daha fazla rol oynadigi dustnilmektedir. Bu nedenle, daha dustk doz alan
akciger volumlerini temsil ettigi icin radyasyon pndmonisini 0ngormede daha yararl
olabilecek, her iki akciger toplam volumuinin sirasiyla en az 5 Gy ve 13 Gy alan yizdesini
gosteren Vs ve Vi3 degerleri de soz konusudur (8). Bu degerlerin akciger rezervieri daha da
azalmis olan opere hastalarda daha fazla 6nem kazanmasi beklenebileceginden bu calismaya
cerrahi sonrast adjuvan RT verilen hastalarin dahil edilmesi uygun bulundu. Opere hasta
grubunda, akciger parankimi icerisinde GTV'ye ait dansite yer almamasi ve CTV ve PTV'nin
genellikle santral olmasi, dozimetrik degerlendirme agisindan daha homojen bir hasta grubu
olusturmada yararli bulundu. Pnémonektomi uygulanmis hastalarda geride tek akciger kaldigi
icin Ozellikle Vs ve Vi3 parametrelerinin anlamli blyUklige ulasmayacag: ve istatistiksel
analize uygun olmayacagi ongorulerek bu tip hastalar calismaya alinmadi. Tum bu
nedenlerden 6tUrt yalnizca lobektomi/bilobektomi yapilmis KHDAK tanili olgular ¢alismaya
dahil edildi.

Vanderstragten ve arkadaslarinin IMRT  (“Intensity Modulated Radiotherapy”,
Yogunluk Ayarli Radyoterapi) uygulanan 10 KHDAK tanili hastada yaptig1 calismada, 6
MV-X ve 18 MV-X enerjilerinde tim PTV doz-volim parametreleri agisindan PB
algoritmasinin CS algoritmasina gore istatistiksel anlamli diizeyde daha yiksek degerler
gogerdigi saptanmustir (2). 6 MV-X enerjisinde PTV Dpyin PTV Dsp ve PTV Dpaks
parametreleri icin ortalama bagil fark sirasiyla; % 2.77 (p=0.003), % 2.12 (p=0.000) ve %
4.41 (p= 0.000) olarak bulunmustur. Yine ayn: calismada, 18 MV-X enerjisinde ise PTV Dyin,
PTV Dsp ve PTV Dnus iGin ortalama bagil fark sirasiyla; % 2.80 (p=0.002), % 1.63 (p=0.001)
ve % 8.85 (p=0.000) degerleri elde edilmistir (2).
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Koelbl ve arkadasglarinin yaptigi calismada da, KHDAK’li 10 olgunun 3 boyutlu
planlamasinda, PB ve CS algoritmalar: karsilastirilmis ve PB algoritmasinin PTV dozlari
acisindan daha yiksek degerler verdigi gosterilmistir (3). CS agoritmasina gore; PTV Dmin
%67.5 iken, PB algoritmasina gore % 75.6 (p=0.04); PTV Duas %107 iken, PB algoritmasina
gore % 107.7 (p=0.3) saptanmustir. PTV Dgs/ Referans doz parametresi ise CS algoritmasinda
%76.5, PB algoritmasinda 9%90.1 degerlerini almistir (p=0.01). Bu calismada, PB
algoritmasina gore CS algoritmast gerek PTV Dyin, gerekse PTV’'nin referans izodoz
tarafindan kapsanma oran agisindan daha disiik degerler vermistir (3).

Bizim calismamizda da, PTV Dmin , PTV Dnas Ve PTV Dgs/Referans doz degerleri
acisindan PB ve CS algoritmalarimin verileri kaydedildi ve literatir ile uyumlu olarak gerek
6MV-X gerekse 18MV-X enerjilerinde PB algoritmasinin PTV Dpin ve PTV Dgs/Referans
doz parametrelerinde CS algoritmasina gore daha yuksek degerler verdigi goruldi. Akciger
kanserli hastalarda PTV, mediasten ve akciger parankimi gibi cok farkli yogunluktaki
anatomik yapilarin araytiziinde yer almaktadir. Bu durum iginlama voliminde 6nemli olctide
inhomojenite yaratmaktadir. PB algoritmasi, inhomojen dokulardan olusan anatomik
bolgelerde, yanal sacilmalarin  hesaba katilmamasindan kaynaklanan dozimetrik
eksikliklerden dolayr, CC algoritmasina gore PTV'yi daha iyi kapsayan doz dagilimi
gostermektedir. Bu ¢calismada, primer son nokta olarak akciger doz-volim parametrelerindeki
farkliligin incelenmesi amaglandigi icin PTV ileilgili istatistiksel analiz yapilmad.

Vanderstraeten ve arkadaslarinin galismasinda, 6 MV-X ve 18 MV-X enerjilerinde
akciger doz-volum parametreleri (V2, V3 ve OAD) agisindan PB algoritmasinin CS
algoritmasina gore istatistiksel anlaml1 diizeyde daha yiksek degerler gbsterdigi saptanmistir
(2). 6BMV-X enerjisinde yapilan karsilastirmada V9, V3o ve OAD parametrelerinde ortalama
bagil fark srasiyla; % 2.37 (p=0.003), % 4.37 (p=0.000), % 4.51 (p=0.000) olarak
bulunmustur. 18 MV-X enerjisinde yapilan karsilastrmada ise Vao, Vi ve OAD
parametrelerinde ortalama bagil fark sirasiyla; % 3.65 (p=0.049), % 2.62 (p=0.000) ve % 4.59
(p=0.000) olarak hesaplanmustir (2).

Bizim calismamizda da akciger doz-volim parametreleri agisindan PB ve CS
algoritmalar1 arasinda farklar gozlendi. Bu farklar, 6 MV-X enerjisinde Vs (% 24.94' e karsilik
% 28.14; p=0.005) ve V13 (% 19.51'e karsilik % 20.37; p=0.005) icin CS lehine istatistiksel
anlaml1 yukseklik, V3 parametresinde ise PB lehine istatistiksel anlaml: yikseklik (% 13.59'a
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karsilik % 13.38; p=0.008) olarak gdzlendi. 6 MV-X enerjisinde Vy parametresinde CS
lehine gorulen yukseklik (% 17.08 e karsilik % 17.27; p=0.065) ise igtatistiksel anlamlilik
sinirina  ulasmamakla  birlikte anlamlilik egilimi  gostermektedir. Calismamizda V3o
parametresindeki PB lehine cikan yukseklik, Vanderstragten ve ark.’larinin ¢alismasindaki
sonuclarla uyumludur. Bunun nedeni V3p parametresinin her iki akcigerin en az 30 Gy alan
volumunu ifade etmesi nedeniyle bu volimin PTV icindeki ve yakin komsulugundaki gorece
yiksek doz alan bolgeleri de icermesidir. Zira bu bolgede (PTV doz-volim
parametrelerindeki farktan da gorulecegi gibi) PB algoritmasinin CS algoritmasina gore daha
yiiksek doz hesapladig: bilinmektedir. ilgili calismalarda Vs veV 13 parametreleri agisindan her
iki algoritmanin Kkarsilastirilmas: yapilmamstir. Daha disik doz alan ve hedef volimden
uzakta yer alan saglam akciger volumlerini temsil ettigi icin radyasyon pnomonisini
Ongormede daha yararli olabilecek her iki akciger toplam volUmunin sirasiylaen az 5 Gy ve
13 Gy alan ylzdesini gosteren Vs ve Vi3 degerleri calismamizda ele alindi. Calismamizda bu
bolgelerdeki artmus yanal sagilmalarin olusturdugu dozu ¢ok daha dogru tammladig: icin CS
algoritmasinda PB algoritmasina gore daha yuksek degerler bulundu.

18 MV-X enerjisinde ise soz konusu akciger parametrelerinde, her iki algoritma
arasinda istatistiksel anlaml1 fark gozlenmedi. Bunun nedeni olarak olgu sayisinin az olmasi
gogerilebilir.

Genel olarak MC (“Monte Carlo”) algoritmasi 3 boyutlu konformal radyoterapi
planlamasinda en dogru sonucu vermektedir (2, 3, 6). Ancak MC hesaplama siresi diger
algoritmalardan daha uzundur. Bu durum MC algoritmasimin Klinikte rutin kullanimim
guclestirmektedir (6). Bizim calismamizda fotonlar icin Oncentra MasterPlan TPS'de MC
algoritmast  bulunmadigindan  o6tirt  MC  agoritmast  diger  algoritmalarla
karsilastirilamamistir. Ancak MC algoritmasiyla mevcut diger algoritmalari karsilastiran pek
cok calismada, MC algoritmasinin verdigi sonuclara en ¢ok yaklasan algoritma CS olarak
belirtilmektedir (2, 6). MC algoritmasinin sagladig1 hassasiyete yakin olmasi ve hesaplama
siresinin . MC algoritmasininkine gére daha kisa olmast nedenlerinden oturi CS
algoritmasinin  hiz  ve dogruluk agisindan denge saglayan bir algoritma oldugunu
soyleyehiliriz.
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Calismamizda da PB ve CS algoritmalar kullanilarak hesaplanan ve karsilastirilan 3
boyutlu konformal radyoterapi planlamalarinda 6zellikle disik doz alan akciger volumlerine
iliskin parametrelerde (Vs, V13, V2o) iki algoritma arasindaki farkli sonuglar soz konusudur.

3 boyutlu konformal radyoterapiye gore cok daha fazla miktarda disik doz alan
akciger volimu iceren IMRT planlarinda PB ve CS algoritmalar: arasindaki farkin ¢ok daha
biyiik olacag1 6ngorlebilir. ikincil malignitelere yol acabilmesi agisindan, diisik doz alan
volumlerin buyuklugi ve aldigi dozun degeri son derece 6nemlidir.

Tdm bu veriler, akciger kanseri tedavi planlamasinda PB algoritmas: yerine CS
algoritmasinin kullanmlmasinin gerekli olduguna isaret etmektedir.
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6. SONU

Bu calismada, lobektomi/bilobektomi yapilmis opere KHDAK tanili olgularin 3-B
konformal radyoterapi teknigi kullanilarak olusturulan planlarinda, farkli doz hesaplama
algoritmalar1 olan PB ve CS'yi akciger doz-volim parametrelerinden Vs, Vi3, V2o, V3o Ve
OAD agisindan karsilastirmak hedeflendi.

Literatirde degisik marka TPS'ler kullanilarak PB, CS ve diger algoritmalarin, gesitli
parametreler acisindan karsilastirildigi cok sayida ¢alisma vardir. Ancak akciger kanserinin 3-
B radyoterapi planlamasinda Vs ve Vi3 agisindan iki algoritmanin farkliligimin incelendigi
herhangi bir ¢alisma bulunmamaktadir.

Calismamizda PTV Duyin, PTV Dnas Ve PTV Dgs/Referans doz degerleri agisindan PB
ve CS algoritmalarimin verileri kaydedildi ve literatir ile uyumlu olarak gerek 6MV-X
gerekse 18MV-X enerjilerinde PB algoritmasimin PTV Dyin ve PTV Dgs/Referans doz
parametrelerinde CS algoritmasina gore daha yuksek degerler verdigi goruldi. Akciger doz-
volum parametreleri agisindan ise, 6 MV-X enerjisinde Vs ve Vi3 icin CS lehine, V3o
parametresinde ise PB lehine istatistiksel anlamli yikseklik gozlendi. 6 MV-X enerjisinde V »
parametresinde CS lehine gortlen yukseklik ise istatistiksel anlamlilik simirina ulasmamakla
birlikte anlamlilik egilimi gostermektedir. Akciger parametrelerinden Vs ile ilgili bulgular
literatdr ile uyumlu; Voo ile ilgili bulgular ise farklicr. Akciger kanserinde 3-B konformal
radyoterapide Vs ve V13 parametreleri agisindan CS ve PB algoritmalarinin farkini inceleyen
bir calismaya olmamakla birlikte, bizim ¢alismamizda bu parametrelerde beklendigi gibi CS
lehine yukseklik saptanmustir. Ote yandan 18 MV-X enerjisinde stz konusu akciger
parametrelerinde, olasilikla hasta sayisinin yetersizligine bagli olarak her iki algoritma
arasinda istatistiksel anlaml: fark gézlenmedi.

Calismanin  sonuclari, genel olarak literatlrle uyumlu c¢ikmustir. Bu calismada
literatire katki olarak radyasyon pndmonisini 6ngdrmede 6nemli roli olan Vs ve Vi3
parametreleri incelenmis CS algoritmasinda istatistiksel anlamli olarak daha yiksek degerler
bulunmustur. CS algoritmasinin  radyoterapi  planlamada “altin  standart” olan MC
algoritmasinin sagladig1 hassasiyete yakin oldugu bilindigi igin bu bulgunun akciger kanseri
planlamalarinda dikkate alinmas: gereklidir.

30



Varolan bilgilerin 1s1g1nda, CS algoritmasinin MC algoritmasina yakin hassasiyeti ve
hesaplama stiresinin MC algoritmasininkine gore daha kisa olmasi nedenlerinden 6turd rutin
kullammda, oOzellikle bas-boyun ve akciger kanseri gibi inhomojeniteye sahip anatomik
bdlgelerde hesaplanan doz dagiliminin dogrulugunu arttirabilmek igin PB algoritmast yerine
CS algoritmasinin tercih edilmesi gerektigi distinilmektedir.
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