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Brakiterapide Fizik Planlama Asamalari
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Giris

Brakiterapi planlamasi, kaynak aktivitesinin degis-
medigi, kaynak durus yerinin ve belirlenen bu yerdeki
kaynak durus siiresinin degistirilmesi ile istenen doz
dagilimina ulagilan bir dizi deneme-yanilma siirecin-
den olusur. Bu siire¢ planlayicinin tecriibesine bagh
olarak degisir. Hasta yogunlugunun ve karmasik uygu-
lamalarin fazla oldugu kliniklerde planlama siiresinin
uzamasi bazi aksamalara neden olabilir. Cok sayida
kaynak pozisyonu ve hedeflenen ¢ok sayida kriterin ol-
dugu uygulamalarda optimum plani olusturmakta op-
timizasyon algoritmalarinin kullanilmasi, brakiterapi
planlamalarinda daha hizli ¢6ziimler sunarak, istenene
en yakin doz dagilimlari elde edilmesini saglayabilir.
Tedavi planlama sistemleri, radyasyon dozunu norma-
lize veya optimize etmek icin bir dizi doz hesaplama
yontemi sunar. Her yontemin hedefe bitisik normal
dokulara zarar vermeden kanser biilyiimesini azaltarak
terapotik doza ulagmak i¢in kendine 6zgii ozellikleri
vardir.[1]

Brakiterapide Temel Fizik ve Doz Planlama
Prensipleri

Brakiterapi implantlar1 (intrakaviter, interstisyel
ve mold) kalic1 veya gegici uygulamalar seklinde ya-
pilmaktadir. Bu uygulamalar ICRU report 38 e gore;
low dose rate (LDR) 0,4-2 Gy/saat, medium dose rate
(MDR) 2-12 Gy/saat, pulsed dose rate (PDR) 10 dk/saat
pulslarla ve high dose rate (HDR) >12 Gy/saat olarak
smiflandirilir.[2] Kaynak pozisyonu brakiterapi uygu-

lamalarinda en 6nemli hususlardan biridir. Ciinki hizl
doz gradyenti nedeniyle; 3 mmden daha az belirsizlik
bile %10 doz degisimine yolagar. Bu nedenle kiigitk
geometrik belirsizlikler dozlarda 6nemli degisikliklere
neden olur.[3] Yiitksek doz bolgesinde normal doku-
larin voliimleri eger 1-2 cc ise bu degisiklikler tolere
edilebilir. Timor i¢indeki dozlarin tanimlanan dozdan
cok daha yiiksek oldugu gercegi unutulmamalidir.

Brakiterapide temel fizik parametreler; kaynagin
ady, dreticisi, kaynagin yar1 hayati, kaynagin tipi, kay-
nagin bozunma tablosu, gibi kaynaga 6zel bilgileri ige-
rir. Doz hesaplamasinda kullanilan hesaplama modeli
i¢in, doz rate sabiti, KERMA siddeti geometri faktort,
anizotropi fonksiyonu, radyal doz fonksiyonu brakite-
rapi planlama sistemine girilen parametreleri olustur.
Air-kerma rate radyoaktif kaynagin siddetini gosteren
bir birimdir. Havada kaynaktan 1 cm uzaklikta 1 cGy/h
lik doz orani olusturan bir radyoaktif kaynagin siddeti-
ni gésterir. Birimi Gy m?/h veya cGy cm?*/h dir. U har-
fi ile gosterilir. Kaynak siddeti iiretici firma tarafindan
kaynak sertifikasi ile verilmektedir. Ancak bu degerin
kontrol edilmesi onemlidir. Kaynak siddetini 6l¢mek
i¢in silindirik iyon odalar1 kullanilabilse de kuyu tipi
(well type) iyon odasi ile dlgiim tercih edilen bir yon-
temdir (Sekil 1 ve 2).

HDR brakiterapi tedavi planlama sistemleri kulla-
nilan kaynagin aktivitesini GBq veya Ci cinsinden is-
temektedir. Bu cihazlar i¢in saglanan Ir-192 kaynaklar:
370 GBq (10 Ci) aktivitelidir. Izotopun yar1 hayatina
gore azalan kaynak siddeti i¢in bozunma tablolar1 kul-
lanilir. Analitik/ faktére dayali doz hesaplama modeli
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Sekil 1. Kuyu tipi iyon odast
(Standart imaging).
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Sekil 2. (a) Kuyu tipi iyon odasinin sematik gosterimi, (b)
iyon odasinin tabanindan uzaklikla yanitin degi-
simi. Burada en yiiksek yanitin alindig1 pozisyon,
kaynak siddetinin 6l¢iimil i¢in uygun olan nokta-
dir. Kaynak, iyon odast iginde bu noktaya getirile-
rek 6l¢iim yapilir.

olan suda doz-hiz1 sabitine gore kaynak siddetini tav-
siye etmistir.[4] Bu tanim, kaynak siddeti tanimi i¢in
goriiniir aktiviteyi ve anizotropi sabitini elimine eder.
2D dozimetri formalizmidir. Heterojeniteyi hesaba
katmadig icin heterojenite diizeltmesi de yoktur. Bu
rapora gore kaynaktan belli bir uzaklik ve a¢idaki nok-
tada doz, asagidaki formiille verilmistir.

G(r,0)
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(5.0,

Burada;

S, air kerma siddeti: kaynaktan belli bir uzakliktaki
transvers eksendeki air kerma ratedir.

A , doz rate sabiti: Birim air kerma siddeti bagina
suda olciilen dozdur.

S P referans noktada, sudaki doz ratedir.

G(1,) , geometri faktorii. Ters kare kanununu hesaba

G(r, ,) katar.
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g(r), radyal doz fonksiyonu. Kaynagin transvers
ekseni boyunca doz degisimlerini verir, sagilma ve ab-
sorpsiyonlarin etkisini hesaba katar.

F(r,8), agisal anizotropi fonksiyonu. Radyoaktivite
dagilimina, self absorpsiyona ve oblik filtrasyona bagli
olarak dozdaki relatif degisimleri gosterir.

AAPM Task Group no. 43, 2004’te yeniden ince-
lenmis ve brakiterapi doz hesaplamalar1 icin AAPM
protokolu revize edilmistir. Bu revizyonda, air kerma
siddetinin su anki tanimi, orijinal 1987 AAPM tani-
mindan iki 6nemli agidan farkliik gostermektedir.
Birincisi, S, nin orijinal AAPM tanimy, diisiik enerjili
cut-off’a (8) izin vermedi. Birincil S, standartlar1 ola-
rak serbest hava odalarini kullanarak yapilan sonraki
deneyler, diisiik enerjili radyasyonlarin hari¢ tutulma-
masinin, 6l¢lim belirsizligini bityiik ol¢iide arttirdigini
ve teorik dozimetri modellerini gegersiz kildigini gos-
termektedir. Ikincisi, S, nin deneysel olarak belirlen-
mesinde gecerli olan sartlar agik¢a belirtilmistir. Enerji
cut-off’u (8), dokuda 0.1 cmden daha uzak mesafelerde
doza anlaml bir katki yapmadan air kerma rate’i artti-
ran disiik enerjili veya bulasikliga yol agan fotonlars,
(6rnegin, celik veya titanyum kaynak kaplamasinin dis
tabakalarindan kaynaklanan karakteristik x-isinlarini)
hari¢ tutmak icin amaglanmustir. § degeri, diigiik ener-
jili foton veren brakiterapi kaynaklari i¢in tipik olarak
5keV’tur.[5]

2007 yilinda TG 43 iin giincellenen raporuna ek
yayinlanmistir.[6] Bu raporda I-125 ve Pd-103 kaynak-
larini iceren data setler sunulmustur. TG 43 hesapla-
ma algoritmasina dayali tedavi planlama sistemlerin-
de hava veya suya esit olmayan dokularda, kaynaklar
aras1 etkilesimlerde, zirhlamanin s6z konusu oldugu
durumlarda ve radyasyon sagilmasi gibi durumlarda
dozu hesaplamada hata yapabilir (Sekil 3).

2012 yilinda TG 186 raporu ile TG 43’iin 6tesinde
brakiterapide doz hesaplama metotlarinda modele da-
yali (MBDC) hesaplama modeli yaymlanmustir.[7] Ge-

‘ TG 43 yaklagimi
(a)

Su

Sekil 3. (a) TG 43’tin doku inhomojenitesini hesaba kat-
mayarak ortami su olarak kabul etmesi, (b) prostat
seedleri ve kemik yapmin oldugu gercek bir or-
tam, (c) akciger dokusunun oldugu ve memedeki
aplikatoriin i¢indeki hava boslugunun oldugu ger-
¢ek durum.
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Collapsed Cone

m,m

Sekil 4. Burun sirtina yapilan bir implantin TG-43 ve
MBDC arasindaki farki gosteren izodoz dagilim-
lar1. TG 43 formalizmi ile elde edilen doz dagilim-
larinda (mavi) kemik ve hava dokusunun hesaba
katilmadig1 goriilmektedir. Collapsed Cone ile
elde edilen doz dagilimlari ise ( sar1) algoritmanin
inhomojeniteyi hesaba kattigin1 gostermektedir.

lecek nesil doz hesaplama algoritmasinin sunuldugu
bu raporda mevcut durum ve klinik uygulamalar icin
tavsiyeler agiklanmisti. MBDC, Monte Carlo hesapla-
ma modelini, analitical Boltzmann ve Collapsed Cone
algoritmalarini kullanarak doz dagilimlarini hesapla-
maktadir. Bu algoritmalardan Monte Carlo algoritma-
s1, partikiil transport simiilasyonu yapan, kaynak 6zel-
likleri ve diger uygulamalar igin altin standart olarak
kabul edilir.[8] TG-43 ve MBDC arasindaki fark Sekil
4de acik¢a goriilmektedir. Bu farklar diisiik ve orta
enerjili kaynaklar i¢in biiyiiktiir. MBDC, 3D geometri-
de heterojenite diizeltmelerini dogru olarak yapabilme
ozelligine sahiptir.

Kiitle enerji apsorpsiyon katsayilari degerlendirildi-
ginde ozellikle diistik enerjili radyasyonlarda dokular
arasindaki kiitle enerji absorpsiyon katsayilari arasinda
cok biyiik farkliliklar vardir[9-11] (Sekil 5). Dolayi-
styla bu farkliliklarin hesaba katilmamasi doz hatalari-
na yol agmaktadr.

Doz Planlama Pensipleri

Interstisyel brakiterapide kullanilan Manchester
(Paterson- Parker) ve Quimby sistemleri Ra-226 rad-
yoaktif kaynag: icin gelistirilmis sistemlerdir. Giinii-
miizde kullanilmamaktadir. Paris sistemi ise Ir-192 i¢in
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Sekil 5. Radyasyonun enerjisi ile kiitle enerji absorpsiyon
katsayilarinin farkli dokular i¢in degisimi.

gelistirilmis sistemdir. 3D planlamada bazal doz noktasi
kavrami kullanilmaktadir. Intrakaviter brakiterapide
kullanilan Stokholm, Paris ve Manchester sistemle-
ri de Ra-226 kaynag icin gelistirilmistir. Glinimiizde
Manchester sisteminin tanimladigi A noktas: kavrami
halen kullanilmaktadir. ICRU 38de tanimlanan rektum,
mesane ve diger noktalarin tanimlari ortogonal filmler
ile yapilan 2D planlama ile ilgili olup 3D planlama ile
uyusmamaktadir. Glintimiizdeki teknolojik gelismeler
sonucunda BT, MR, PET, 3D USun kullanilmaya basla-
mastyla birlikte 2D planlamalar yerini 3D planlamalara
birakmistir. Bu sayede nokta kavramindan voliim kav-
ramina gecilmis ve 3D voliim kavramlar: kullanilmaya
baslamustir. Mikro kaynakli HDR cihazlarinin iiretilme-
si, MR goriintiilerinin voliim belirlemede kullanilma-
siyla birlikte BT/MR uyumlu aplikatérler gelistirilmis,
goriintiilerde artefakt yapan metal aplikatorlerin kul-
lanilmasi ¢ok azalmistir. Tim bu geligmelerin 151g1nda
ICRU 38in yetersizligi tizerine GEC-ESTRO (Groupe
Europe‘en de Curiethe ‘rapie - European Society for
Radiation Oncology) tavsiyelerini yayinlamis ve A nok-
tas1 yerine yiiksek riskli klinik hedef hacim (HR-CTV)
ve orta riskli klinik hedef hacim (IR-CTV) kavramlari
kullanilmaya baglamistir. ICRU 38’in mesane ve rektum
noktalarinin yerini ise bu organlarin belli voliimlerinin
aldig1 dozlar ve DO, 1cc, D1cc, D2cc kavramlar almustir.
[12-15] Ayrica ICRU 38’in tanimlamadig1 sigmoid,ince
barsak ve vagina noktalar1 ICRU 89 raporunda tanim-
lanmigtir.[16] Bu rapor, ring aplikatér i¢in A noktasinin
belirlenmesi ile ilgili bilgiyi de sunmustur.
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Brakiterapinin Asamalari

Brakiterapi uygulamasy; aplikatorlerin yerlestiril-
mesi, 3 boyutlu goriintiileme ve konturlama, aplikator
rekonstriiksiyonu- planlama ve optimizasyon ve teda-
vinin veriligi asamalarindan olusur (Sekil 6).

Aplikatorlerin yerlestirilmesi ve rekonstriiksiyonu

Brakiterapi intrakaviter, interstisyel veya kombine
bir yaklagimla uygulanabilir. Ornegin serviks kanse-
rinde intrakaviter brakiterapi, vajinal bosluga ve uterin
kanal igine yerlestirilen aplikatorii kullanarak yapilir.
Parametrial tutulumun olmasi halinde intrakaviter
yerlesime ilave olarak interstisyel olarak transperineal /
vajinal bir yaklagimla kateterler (kiigiik tiipler) genisle-
tilen hacimin i¢ine ve ¢evresine yerlestirilir.

Teknigin ve aplikatorlerin secimi oncelikle hasta-
lik yayginlig1 ve anatomisine baghdir. Aplikatorlerin
yerlestirilmesi ameliyathanede veya klinikte uygun bir
uygulama odasinda yapilir. Uygulamanin tamamlan-
masinin ardindan aplikatoriin uygun konumda oldu-
gunu dogrulamak 6nemlidir. Cogu zaman, uygulama
odasinda bulunan C-kollu veya bir réntgen cihaz ile
o6n-arka ve lateral rontgen gekilerek dogrulama yapilr.
2B planlamalarin yapildig1 zamanlarda ortogonal film-
ler kullanilarak kaynak ve aplikator rekonstriiksiyonu
yapilmakta idi. Ancak 3D planlama igin BT goriin-
tiillerinin elde edilmesi gerekir. Aplikatorlerin iyi go-
riintiilenmesi i¢in BT sirasinda i¢lerine isaretleyiciler
yerlestirilir. Mesane igin ise foley sonda i¢ine radyoo-
pak madde doldurulur. 3-5 mm kesit kalinlig1 ile elde
edilen goriintiiler planlama sistemine transfer edilerek
sistemde, hedef hacimlerin ve riskli organlarin voliim-
leri belirlenir. Aplikatorlerin rekonstriiksiyonlar: yapi-
lir. Magnetik rezonans (MR) goriintiileme sistemine
sahip merkezler tiim bu islemleri MR ile yapabilirler.
BT ile aplikatorler iyi goriintiilenir. Kontrast ayrimi
iyidir, ancak, yumugak doku kontrasti zayiftir. BT, tii-
mor konturlarinda tiimor genisligini fazla tahmin eder.
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Sonug olarak D(90), D(100) ve HRCTV i¢n tedavi edi-
len voliim MR ile mukayese edildiginde daha yiiksek
doz alir. Bu nedenle MR goériintiileme BTV tanimi i¢in
standarttir (Sekil 7).[17,18]

MR ile goriintiilemede organlar daha iyi goériin-
tillenir, ancak imajda bozulma ve artifaktlar olabilir.
Aplikator goriintiisii kotiidir. Standart metal aplika-
torler artifakta neden olduklar i¢in BT planlama i¢in
uygun degildir. BT/MR uyumlu aplikatorler plastik/
titanyum- zirkonyum alasimindan imal edilir ve bun-
lar magnetik olmayan materyallerdir. $ekil 8de BT/MR
uyumlu aplikatérlerden bir kismu gosterilmistir.

Aplikator icindeki kaynak kanallari, BT de agik¢a
gorintiilenebilir. MR da ise goriintillenemez. Bu, MR
uyumlu isaretleyiciler ile miimkiindiir. Aplikator re-
konstriiksiyonundaki hatalar, geometrik hatalara yol

Sekil 7. BT ve MR goriintiilemede hedef hacim ve OAR
voliimlerinin kiyaslanmasi.[17]

Aplikatorlerin
yerlestirilmesi

3 boyutlu gériintiileme ve
konturlarin ¢izilmesi

Sekil 6. Brakiterapi uygulamasinin asamalari.

Tedavinin
verilisi

Aplikator rekonstriiksiyonu 3
planlama ve optimizasyon

A—
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Sekil 8. BT/MR uyumlu aplikatorler.

e

acabilir. Kaynak pozisyonunun tanimindaki hatalar
hem hedef hacimlerde hem de riskli organlardaki veri-
len dozun dogrulugunu etkiler.[13,14]

MR ile planlamada tandem boyunca bag-ayak po-
zisyonunda +3 mm, +5 mm, lateral ve AP yonde +3
mm, ring agisinda ise £150 lik yer degistirmeler tes-
pit edilmistir. Rekonstriiksiyon belirsizliginin yoni
rektum ve mesaneyi etkilemekte, anterior- posterior
yoniinde aplikatoriin yerdegistirmesi mm bagina %5-
6lik ortalama DVH parametre kaymalarina neden
olur. Diger yonler ve diger DVH parametreleri i¢in
ortalama kaymalar mm bagina %4’iin altindadir.[19]
Ozellikle egri aplikatérlerde zordur. Ornegin; ring ap-
likatoriinde kaynagin izledigi yol, kanal merkezini ve
BT isaretleyicisini takip etmez. Ciinkii kaynak dairesel
olmayan bir yol izler (Sekil 9).

Eger MR dan aplikat6ér tanimlanacak ise, T2 MR
imajlarinda plastik aplikatorlerin siyah goriinmesi ne-
deniyle tiim aplikator ozelliklerini iginde barindiran
«Applicator library» ¢ok daha dogru ve tekrarlanabi-
lir aplikator rekonstriiksiyonu saglamaya yardim eder.
Aplikatorlerin boyutlari ile ilgili bilgileri igeren bu kii-
tiphaneden import edilen aplikator sekilleri hastanin
MR goriintiileri tizerindeki goriintiiler ile uyumlu hale
gelinceye kadar dondiiriiliir ve goriintiiler iistiiste geti-
rilerek aplikatorler belirlenir.

Sekil 9. Ring aplikatoriinde kaynagin izledigi yol.

Geometri ve imaj Fiizyonu

BT brakiterapide tedavi planlamasinda birincil
yontem olsa da, MR goriintiileme, PET ve SPEBT gibi
yontemler ve ultrasonografi (US) tedavi planlamasi
i¢in genellikle birlikte kullanilir.[20]

Bu yontemlerin her biri, brakiterapi is akisi icin ge-
rekli olan fiziksel ve geometrik bilgilerin timiinii sag-
lamada kisitlamalara sahiptir. Bu nedenle, goriintii
fiizyonu, tedavi planlamasinda her modalitenin bilgi
avantajindan tam olarak yararlanmak i¢in bir ¢6ziim
olarak kullanilabilir. Brakiterapi is akisinin her adimi
icin “miikemmel” goériintii modalitesi olmadigindan,
gorlintli fizyonu bazi durumlarda kullanilacaktir. Bra-
kiterapi, bu yontemden daha iyi tedavilere, hedef hacme
daha uyumlu ve daha fazla doz yogunluguna ve gevre-
sindeki dokulara daha az toksik olabilecek acik bir avan-
taj elde edecektir. Aplikatorlerin tanimlanmasinda BT
altin standart iken voliim tanimlanmasinda MR altin
standart olarak kabul edilir. MR goriintiileme miikem-
mel yumugak doku kontrasti saglar ve normal dokularin
ve tiimor hacimlerinin en iyi sekilde tanimlanmasina
izin verir. Organlarin ve aplikatorlerin belirlenmesinde-
ki belirsizlikleri ortadan kaldirmak i¢in, ayn1 imaj seri-
lerinde BT ve MR fiizyonu yapilmalidir (Sekil 10).[14]

BT ve MR bilgilerini tek bir geometrik gergeve-
ye entegre etmek icin gorlintii kayd: karsilikl bilgiye
dayali bir yazilim algoritmas: kullanilarak gercekles-
tirilir. Tek bagina BT bilgisine dayanan konvansiyonel
3D-brakiterapi planlamasi ile fiizyon yapilmis BT ve
MR verilerine dayali brakiterapi planlamasi kiyaslan-
diginda fiizyona dayali planlama, daha iyi hedef hacim
ve risk organ tanimina neden olmustur.[21]

Normalizasyon ve Optimizasyon

Brakiterapi planlamalarinda, segilen referans izo-
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Sekil 10. Aplikator ve kaynak rekonstriiksiyonu i¢cin BT nin, organ ve hedef voliimlerin belirlenmesi i¢cin MR goriintiilerinin

kullanimu.

doz hattinin, bir veya daha ¢ok noktada veya hedef
hacimde dozun %100 izodoz degeri olarak tanimlan-
masina “normalizasyon”, denir. Normalizasyon igin se-
gilen noktalara ise normalizasyon noktalar1 ad1 verilir.
Tek bir noktaya normalizasyon yapilabildigi gibi kate-
terden belli bir uzakliktaki hat boyunca da normalizas-
yon yapilabilir. Tedavi planlama sistemleri modelleri-
ne gore degismekle beraber yaygin olarak; segilen bir
noktaya veya degere, 6nceden belirlenmis olan referans
noktaya (ICRU 38 A, B vb.), kaynaktan belli bir uzak-
liktaki bir referans hattina ya da otomatik veya manuel
olarak belirlenen bazal doz noktalarina normalizasyon

yapilmasina izin vermektedir. Sekil 11'de tedavi planla-
ma sistemlerinin sundugu normalizasyon secenekleri
goriilmektedir.

Normalizasyonun hedef hacimde yapilmasi duru-
munda, tanimlanan doz hedefi miimkiin oldugu kadar
kapsayan dozdur. Doz noktalar1 hedef hacimiin seklini
yansitacak sekilde voliimiin etrafinda rasgele dagilmis-
tir (Sekil 12).

Hedefin istenen dozu almasi yani sira rektum ve
mesane noktalarindaki dozlarin istenen kriterleri sag-
ladiginin kontrolii 6nemle tavsiye edilmektedir. Doz
hacim histogramlar1 (DVH) yardimu ile hedef hacmin

@  Select point set g ®
Isodose Levels...
Name
M Three Point Ortho
IPSA
Target Normalize to » Target Minimum
Patient Pt Mot Tor Bt Target Mean
Catheter Selected Point
Axis Templates and Clinical Protocols »
Applicator Selected Value
Lowest dose Reference Point
Reference Line
[ oK l [ Cancel ] L Basal Points
Sekil 11. Doz normalizasyonu igin (a) Oncentra (Elekta) (b) Eclipse Brachyvision (Varian) tedavi planlama sistemlerinin
normalizasyon segenekleri.
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Doz noktalan

Sekil 12. Voliim normalizasyonunda doz hesaplama noktalar1.
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D;zmc ar

sigrmoid

soguk doz bolgesi ile rektum, mesane ve sigmoid i¢in-
deki sicak doz bolgelerinin ve 2 cc, 1 cc ve 0,1 cc hacim-
lerinin belirlenen sinirlar iginde tutulmasina dikkat
edilmelidir. Regetelendirilen dozun tanimlandig1 ve
normalizasyonun yapildig1 %100 izodoz egrisinin tim
hedef hacmi kapsayip kapsamamasi, regetelendirilen
dozun %90’1ndan azin1 alan hedef hacmin biytkligi
tedavinin bagarisini etkilerken, recetelendirilen dozun
%150’sinden fazla alan hacmin biiyiikligi komplikas-
yon oranlarini 6nemli dlgiide etkiler.

Tedavi planlamasinda doz optimizasyonundan
amag; normal dokularin dozunu toleransin altinda tu-
tarken tiimore istenen dozu (D, ) vermektir. Ornegin
serviks kanserinin brakiterapisinde HR-CTV ve IR-
CTVi¢inD,, D, , mesane, rektum ve sigmoid i¢in D,.
DO., icin doz sinirlamalar1 konur. Ancak tiimérdeki ve
kritik normal dokulardaki biyolojik etkileri standart te-
davi planlama pratiginde hesaba katmak zordur. Kay-
nak durusg noktalarinin pozisyonu ve durus siirelerinin
ayarlanmasiyla yapilan optimizasyon, tiimor ve kritik
organ dozlar1 arasindaki dengeyi bulma islemidir. Tii-
mor ve kritik normal dokular arasinda sadece fiziksel
dozu kullanarak elde edilen denge biyolojik etkiler goz
6niine alindiginda uygun olmayabilir. Fraksiyon basi-
na verilen fiziksel doz ile biyolojik yanit olarak bekle-
nen degisiklikler arasindaki belirsizlik icin LQ model
(EQD2) kullanilir. EQD2 kavrami, radyobiyolojik para-
metreleri hesaba katarak, farkli bir fraksiyon semasi ile
verilen bir tedavi dozunu fraksiyon bagina 2 Gy verilen
tedavi dozuyla esdeger olarak iligkilendirir. Eksternal
radyoterapi ve brakiterapi i¢in toplam optimizasyon
doz hedefleri Tablo 1'de verilmigtir.

HDR brakiterapide optimizasyon yapilmast duru-
munda, bir¢ok teknik kullanilir. Grafiksel optimizas-
yon ve manuel optimizasyon gibi ¢ok pratik optimi-
zasyon metotlar1 vardir. Bu yontemler hedef hacimiin
yeterli dozu aldig1, normal dokularda asir1 doz olma-
digin1 garanti etmez. Bundan dolayi, kaynak durus
zamanlar1 daima manuel ayarlanmalidir. izodoz eg-
rilerinin sekilleri, hedef hacime uydurmak veya OAR
dozlarini diisiirmek icin degistirilebilir. Yapilan tiim
degisiklikler sonrasinda bilgisayar, doz dagilimin ye-
niden hesaplar. Forward optimizasyon adi verilen bu
teknikte hedef amag elde edilinceye kadar islemler de-
vam eder. Burada uygulanan deneme-yanilma metodu
zaman alicidir ve deneyime baglidir.

Forward optimizasyonun yanisira anatomiye da-
yali invers optimizasyon teknikleri de vardir. Yapilan
brakiterapi uygulamasinin ¢ok karmagik (¢ok-planly,
¢ok kateterli) olmasi durumunda forward optimizas-
yonun ile istenen hedefe ulasmak ¢ok zor olabilir. Bu
durumda invers optimizasyon ¢oziim sunar. Once, he-

Tablo1  ERT+BT optimizasyon hedefleri. EQD2 icin
hedef hacimde a/$=10 Gy, OAR’te a/p= 3Gy
alinmistir

TARGET

HRCTV D90 EQD2 >85Gy

IRCTV D90 EQD2 =60Gy
OAR

Mesane D,. EQD2 <90Gy

Rektum D,. EQD2 <70-75Gy

Sigmoid D, EQD2 <75Gy
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def hacim ve kritik organlardaki doz sinirlamalar: ta-
nimlanir. Forward planlamanin tersine amag énceden
belirlenir. Bu modeller hasta anatomisini dikkate alir.
Optimizasyon iglemi esnasinda hedef hacim ve kritik
organ voliimleri kullanilir. Sistem sonugcta hedef ha-
cim ve kritik organlarin doz sinirlamalarini kargilayan
optimal durus zamanlarini tayin eder. Manuel ayarla-
malara genellikle gerek yoktur. Bu modele uyan opti-
mizasyondan “inverse planning” olarak soz edilir. Bu
teknikler, planlanan hedef hacminin (PTV) belirli bir
doz ile kapsanmast ve riskli organlarin korunmas: gibi
birbirini etkileyen bir¢ok hedefi géz 6niine almalidir.
Bu hedefler, hedef hacimdeki veya organlarin ve/veya
PTV yiizeyindeki doz ile ilgili olabilir. Ayrica, optimi-
zasyon prosediiriinde DVH tabanli hedefler de kullani-
labilir. Hedefler, bireysel hedef fonksiyonlarin agirlikli
bir toplamiu ile olusturulan tek bir hedef fonksiyona (f)
birlestirilebilir ya da “Cok Hedefli Optimizasyon” kul-
lanilir ve bu nedenle daha fazla ¢oziim iretilir. Ilk du-
rumda, bir optimizasyon algoritmasi tarafindan bulu-
nan i. objektif i¢in optimal deger, kullanilan agirliklara
(6nem faktorleri) baglidir ve miimkiin olan en iyi so-
nug olmayabilir. Bu durumda doz hedeflerine dayanan
optimizasyon agirliklar1 degistirilerek optimizasyon
birkag kez tekrarlanir.

Invers planlama algoritmalar1 olarak; Integer li-
near programming model, Genetic Algorithm (GA),
Genetic Single objeBTive Algorithm, MultiobjeBTi-
ve optimization, Simulated Annealing (SA) (IPSA
(Inverse Planning Simulated Annealing), HIPO gibi
cok sayida algoritma kullanilmaktadir. Invers planla-
ma, interstisyel ¢oklu plan uygulamalari i¢in (meme,
yumusak doku ve prostat) kullanishdir. Forward op-
timizasyon yontemlerine gore daha yiiksek doz ho-
mojenitesi ve daha diigiik riskli organ dozlar1 saglar.
[22] Intrakaviter uygulamalarda pratik degerinden
s0z etmek zordur. Manuel uygulamadan daha iyi doz
kapsamasi saglar.

Sonug olarak; brakiterapi ¢ok agsamali bir fizik plan-
lamayi gerektirir. Tiim asamalarda olugabilecek belirsiz-
likler dozimetrik ve sonugta klinik sonuglar1 etkileyecek-
tir. 3B planlamalarin yapildig1 giiniimiizde goriintiileme
araglarinin kalitesi gerek aplikatorlerin belirlenmesinde
gerekse volimlerin sinirlarinin ¢izilmesinde 6nemli bir
yer tutmaktadir. Ayrica brakiterapide, doz planlamadan
tedavinin verilisine kadar olan tiim asamalarda olusa-
bilecek belirsizlik kaynaklarini minimuma indirmek,
OAR toksisitesi ve hastaliksiz sag kalim gibi hasta so-
nuglar1 iizerinde iyilestirici etki yapacaktir.

Turk J Oncol 2017;32(Supp 1):59-67
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