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OZET

Anahtar kelimeler: Proton terapi, Bragg pik, Monte Carlo simiilasyonu, Geant4
Bu tezde proton terapi uygulamalari1 Geant4 programiyla incelenmistir.

Tez kapsaminda farkli enerjilerdeki protonlarin (90 — 250 MeV) Geant4
simiilasyon paketi kullanilarak su ortamindaki derin doz dagilimlar1 elde
edilmistir. Proton demetlerinin doz dagilimlari iizerinde menzil kesmesi ve
maksimum adim uzunlugu gibi Geant4 parametrelerinin etkisi arastirilmistir.
Bunlara ek olarak, farklt Geant4 fizik modellerinin, Bragg egrisi tizerindeki etkisi
incelenmistir. Son olarak da farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri (< |>) i¢in
doz dagilimlar elde edilerek bu parametrenin Bragg pik konumu iizerine etkisi
arastirilmistir.

Calismada elde edilen simiilasyon sonuglar1 deneysel sonuclarla karsilastirilmis ve
olduk¢a uyumlu sonuglar elde edilmistir.
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INVESTIGATION OF PROTON THERAPY APPLICATIONS
USING GEANT4 SIMULATION PROGRAM

SUMMARY

Keywords: Proton therapy, Bragg peak, Monte Carlo simulation, Geant4

In this dissertation, proton therapy applications have been investigated using the
Geant4 simulation program.

Within the thesis are obtained the dose distributions of various proton beams with
energies between 90 and 250 MeV in water medium using the Geant4 simulation
package. Influence of Geant4 parameters, such as range cut and step size, on the
dose distributions of protons has been investigated. In addition, effect of different
Geant4 physics models on the Bragg curve is studied. Finally, the dose
distributions have been obtained for various mean ionization potentials (< I >),
and the effect of this parameter on the Bragg peak position has been investigated.

The results obtained throughout this study have been found to be in general
agreement with the available experimental data.
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BOLUM 1. GIRIS

Yiizyil agkin siiredir kanser tedavisinde X ve gama 1sinlart gibi radyasyon tiirlerini
kullanarak yapilan geleneksel radyoterapi giiniimiizde popiilerligini proton, karbon
gibi daha agir yiiklii parcaciklarla yapilan yeni tedavi yontemi olan hadron terapiye

birakmustir.

Zayif iyonizasyon yaparak ikincil elektronlar yoluyla enerjilerini veren fotonlarin
aksine proton gibi agir yiiklii pargaciklar ve karbon gibi daha agir iyonlar yogun
iyonizasyon yaparlar. Iyonizasyon yogunlugundaki bu fark parcaciklarin radyo
biyolojik 6zelliklerinin bir sonucudur. Sahip olduklari sayesinde hadronlar geleneksel
foton radyasyonuna gore tiimor bolgesine daha fazla enerji aktarirlar. Boylelikle
fotonlardaki gibi tiimor bolgesine yiiksek miktarda doz verebilmek icin 1sinlama
stiresi uzatilmasina ve normal dokularin ¢ok fazla radyasyona maruz kalmasina engel
olunur. Kisacast hadron demetlerinin foton i1ginlar1 yerine tedavi amagli kullaniminin
gerekgesi, kritik yapilardaki toplam dozu smirlarken tiimére daha yiiksek doz
saglamas1 veya hedef dozu korurken kritik yapilarin toplam dozunu azaltmasidir.
Boylece tiimor kontrol olasiligi artar. Bu sebeplerle derine yerlesmis tlimorlii
hiicrelerin tedavisinde ve yok edilmesinde daha biiyiik avantajlar saglar. Yiiksek
tiimdr kontrolii, sifir ¢ikis dozu, tedavi sonrasi hizli toparlanma sanst ve diisiik yan

etki olasilig1 hadron terapinin sagladig1 avantajlardan bazilaridir.

Bu tezde bir hadron olan protonun kanser tedavisinde demet olarak kullanildig:
proton terapi uygulamalar1 Geant4 simiilasyonu ile incelenmistir. Tezin 2. boliimiinde
radyoterapinin kisa bir tarihgesi ile geleneksel radyoterapi ve hadron terapi hakkinda
genel bilgi verilmistir. Boliim 3’te hadron terapi uygulamalarinin anlagilmasi igin
belli baglt kavramlardan bahsedilmis, hadron terapinin giiniimiizde ilgi gérmesindeki

fiziksel ve biyolojik gerekgeler anlatilmistir. Boliim 4°te Monte Carlo simiilasyon



aract olan Geant4 simiilasyonu ve Monte Carlo metoduna dair kisa bir bilgilendirme
yapilmisti. Bolim 5°te ortam olarak su, demet olarak protonun kullanildig
simiilasyonlardan elde edilen sonuglar degerlendirilmistir. Bolim 6’da tezden

c¢ikarilan sonuglar 6zetlenmistir.



BOLUM 2. RADYOTERAPI

Radyoterapi (RT), diger adiyla radyasyon tedavisi, genellikle kanser tedavisinin bir
parcast olarak, iyonlastirici radyasyon kullanmak suretiyle, koti huylu timor
hiicrelerini yok etmek veya s6z konusu hiicrelere gelisemeyecekleri ya da
cogalamayacaklar1 sekilde zarar vermek i¢in uygulanan bir tedavi ydntemidir.
Radyoterapi tek basina uygulanabilecegi gibi cerrahi miidahale sonrasi hastaligin
tekrarlanma olasiligini azaltmak i¢in de kullanilabilir. Bu yontemde X-iginlari, gama

1isinlar1 (y), elektron ve proton demetleri gibi radyasyon tiirlerinden yararlanilir.

Radyoterapi lokalize bir tedavi olup genellikle radyasyona maruz birakilan viicut
pargasini etkiler ve radyasyon etkilestigi dokularda biyolojik degisime sebep olur.
Radyoterapi ile tedavi, radyasyonun DNA (Deoksiriboniikleikasit) zincirini olusturan
atomlar1 ya dogrudan ya da dolayli sekilde iyonize ederek kanserli hiicrenin
DNA’sina zarar vermesi esasina dayanir [1]. Dolayl etki X ve y 1smnlar gibi diisiik
Lineer Enerji Transferi (LET) degerine sahip radyasyon tiirleri ile ortaya ¢ikarken,
dogrudan etki proton ve alfa pargacigi (o) gibi yiksek LET degerine sahip

parcaciklarin etkisiyle meydana gelir [2].

Sekil 2.1.de radyasyonun, DNA ile etkilesmesi sematik olarak gosterilmektedir.
Buna gore, dolayli iyonizasyonda iyonize edici radyasyon hiicrelere serbest
radikaller ve reaktif molekiiler olusturmak yoluyla zarar verir. Serbest radikal,
yoriingesinde paylasiimamis elektronu bulunan elektriksel olarak nétr atom olup, son
derecede reaktiftir [3]. Ancak gelen radyasyon atom ya da molekiile ¢arpar ve onu
iyonize ederse dogrudan etki ortaya ¢ikar. Kimyasal olarak reaktif iki par¢a olusur.
Eger ayrilan iki parca, carpma sonrast ayni molekiilii olusturmak iizere hemen
birlesirse hasar olusmaz. Aksi durumda DNA’da dogrudan iyonizasyon sonucu ile

bag kiriklar1 olusabilir [4].
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Sekil 2.1. Radyasyonun dogrudan ve dolayli etkisinin sematik gosterimi.

Sonu¢ olarak radyasyonun olusturdugu dolayli ve dogrudan etki ile, DNA
zincirlerinden birinde veya ikisinde kiriklar olusmasi, bazlarda kayip ve zarar
meydana gelmesi ve DNA’nin kendi i¢inde baglar olusturmasi gibi hasarlar ortaya
cikar. Bu etkiler, hiicrenin tamir mekanizmasini olusturan hiicreler tarafindan tamir
edilemez ise kalitsal bozukluklara ya da hiicre 6liimlerine varan biyolojik sonuclara
sebep olurlar [5]. Radyasyona maruz kalan tiimorlii hiicrelerde iyonize edici
radyasyonun zararli etkilerinden olan DNA hasarinin hiicre dliimlerine yol agmasi,

radyoterapide istenilen bir durumdur.

2.1. Radyoterapinin Tarihcesi

Wilhelm Conrad Roentgen tarafindan 1895°te X-1sinlar1 kesfedildi [6]. 1896’nin ilk
birka¢ aymda, X-1sinlarmin fiziksel ve biyolojik 6zelliklerinin anlasilmasindan 6nce
bu sinlar, cilt yaralarini tedavi etmekte kullanildi [7]. Aym1 yi1l Henri Becquerel
uranyum tuzlarmin 1sm yaydigini fark etti ve bunun sonucu olarak radyoaktivite
olgusu tlizerine yaptigi c¢aligmalar baslatti [8]. 1897 yilinda Ernest Rutherford

uranyum tuzlarinin yaydigi isinin, a ve beta () olarak adlandirdigi iki ayr1 tip 151



oldugunu bildirmistir [9]. 1898 yilinda Pierre Curie ve Marie Curie tarafindan
radyum kesfedildi. Calismalar sirasinda radyumun hastalikli hiicreleri yok ettigi fark
edildi [10]. Boylelikle radyoaktif maddelerin bazi hastaliklarin tedavisinde de
kullanilabilecegi fikri ortaya ¢ikt1 [11].

1904 yilinda X-isinlarmin ve radyumun tedavi amachi kullanildigina dair RT
metinleri [12,13] yayimlanmistir. Bu metinlerden birinde [13], 1897 yilinda X-
isinlar1 kullanilarak, bir hastanin kolundaki zararli ben tedavisinin Leopold Freund
tarafindan gerceklestirildigi bildirilmistir. 1896-1910 yillar1 arasinda yukarida sozii
edilen 1smlarin  kullanilmasinin, bu 1smlarin  biyolojik etkilerinin  yeterince
bilinememesi sebebiyle daha fazla radyasyon sebepli hastaliga yol agtigi ve kanser

kontroliinde yeterince etkili olmadigi raporlanmistir [14].

Radyasyon tedavisi sonrasi saglikli dokularda ortaya ¢ikan ciddi boyuttaki hasarlar
neticesinde radyasyonun hiicre tizerindeki etkileri ve radyasyonun dokulardaki
tolerans dozu (radyasyonun hiicrede etki meydana getirdigi doz miktar1) gibi
konularda biyolojik ¢aligmalar yapildi. Bu ¢alismalardan biri 1906 yilinda Jean A.
Bergonie ve Louis Tribondeau tarafindan yapilan ve radyasyon duyarliligi
kavrammin tanimlandigi ¢alismadir [15]. Bu g¢alismaya gore hiicreler radyasyona
kars1 farkli duyarlilik gosterirler ve farkli hiicre, doku ya da organlarin radyasyon
duyarlilig: karsilastirildiginda bir dlgiitiin belirlenmesi gerekir. Hiicrelerin radyasyon
duyarliliginin belirlenmesinde radyasyon hasar1 6l¢iit olarak alinabilir. Bergonie ve
Tribondeau kanunu olarak adlandirilan bu kanuna gore yiliksek mitotik aktiviteli,
bagkalasim gostermeyen hiicre tipleri iizerine radyasyonun etkisi, farklilasmis,

boliinemeyen hiicrelere gére daha fazladir.

1913 yilinda William D. Coolidge tarafindan giiniimiizde kullanilan modern X-1gin1
tiiplerinin temel yapisina sahip 140 kV’luk X-1s1n1 tiipii gelistirildi [16] (Sekil 2.2).



Tungsten Elektron

Anot demeti

Katot

Katot kol

Anot kol

Sekil 2.2. Tipik bir X-1g1n1 tliptiniin sematik gosterimi

Coolidge tiipli olarak da bilinen X-1s1n1 tiiplerinde, i¢inden elektrik akimi gegirilen
bir telin 1sittig1 bir katot filamandan salinan elektronlar tungstenden yapilmis pozitif
yuklii anot hedefe dogru hizlandirilirlar. Katot ile metal hedef arasina uygulanan
yiiksek bir V voltaji, elektronlari hedefe dogru hizlandirir. Hedef, nispeten yiiksek
erime noktas1 (3422 °C) ve atom numarasina (Z = 74) sahiptir. Elektronlar hedef
atomlarina yaklastiklarinda ¢ekirdekle olan Coulomb etkilesmeleri sebebiyle aniden
yollarindan sapar ve yavagslarlar. Bu sirada X-1sinlart olusur ve ayn1 zamanda hedefte
yiksek 1s1 meydana gelir. Boylelikle hizlandirilmis elektronlar hedefle
etkilestiklerinde enerjilerinin bir kismi 1siya doniisiitken bir kismi X-1ginlarinin

olusumunu saglar.

1920°1i yillarin basinda, William Coolidge tarafindan 180-200 kV’luk X-1s1m1 tiipii
gelistirilerek daha yiiksek enerjilere sahip X-1sin1 elde edilmesi saglandi [16]. O
zamana kadar X-iginlar1 yiizeysel tiimorlerin tedavisi i¢in kullanilmaktayken, 180-
200 kV’luk X-1511 tlipiiniin gelistirilmesiyle bu tiipler girtlak ve cilt kanserlerinin
tedavisinde kullanilmaya baslandi. Elde edilen sonuglar tatmin edici olmakla beraber

bu tliplerin derine yerlesmis tiimor tedavisinde etkili olmadiklari raporlandi [17].



1919 yilindan 1930 yilina kadar radyoterapide tek ve yliksek doz uygulamasi
yapiliyordu. Tek ve yiiksek dozla gergeklestirilen radyoterapinin tiimor kontroliinde
etkisiz ve ciddi yan etkilere sebep oldugunun farkina varilmasindan sonra, 1934
yilinda Cladius Regaud [18] ve H. Cautard [19] tarafindan farkli doz dagilim
yontemleri arastirildi ve Regaud tarafindan ilk pargali doz (fraksiyon) uygulamasi
(fraksinasyon) caligsmalar1 baslatildi. Toplam dozun pargalara boliinerek verilmesi ile
dokular arasinda farkli etki elde etmenin miimkiin oldugu gosterilmistir [20].
Fraksinasyon ile, ¢cevresindeki saglikli hiicrelere nazaran, timorli hiicreler tizerinde
doz etkisi artmis ve bdylelikle daha yiiksek tedavi orani saglanmistir. 1934°te H.
Cautard tarafindan bas ve boyun kanserlerinde fraksiyon dozlar uygulandiginda

timor kontrolii saglandigi gosterilmistir [21].

1920°’li yillarda elektronlari geleneksel 400 kV’luk X-igmi1 tiipleriyle, elektron
demetlerini 400 keV’tan daha yiiksek enerjilere hizlandirmak miimkiin olmayip, bu
sekilde elde edilen X-151n1 demetlerinin enerjileri en fazla 250 - 400 kV arasindaydi.
Bu enerjilerde X-1ginlarinin niifuz derinligi oldukga zayif olup ve derine yerlesmis
timorlerin  tedavisinde etkileri bulunmamaktadir. Bunun nedeni X-ismlariin
enerjileri arttikga atomik elektronlarla etkilesme olasiliklarinin genelde azalmasi ve
boylece niifuz edilen derinligin artmasidir. Sekil 2.3.’te bu durum farkli baslangig
enerjilerine sahip fotonlarin yilizde derin doz dagilimlarinin su igindeki derinligin bir

fonksiyonu olarak degisimi gosterilmistir.
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Sekil 2.3. Farkli baglangi¢ enerjilerine sahip fotonlarin su i¢indeki yiizde derin doz dagilimlari.

Ayrica diisiik enerjili X-1sinlariyla yapilan tedavilerde, yumusak doku, kas doku,
kemik doku gibi farkli kalinliklardaki dokularda olusan yiliksek miktarda sogurulma
farklar1 tedaviyi sinirlar [22].
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Sekil 2.4. Kiitle zayiflama katsayisinin farkli kalinliktaki doku tiplerinde, nispeten diisiik foton enerjilerine gore

(<200 keV) degisimi [22]. Dokularin atomik bilesenleri ICRU 46 [23] ve ICRP 89 [24] raporlarindan

elde edilmistir.



Sekil 2.4.’te kiitle zayiflama (attenuation) katsayisinin, trabekiiler kemik (trabecular
bone), siingersi kemik (spongiosa), kikirdak (cartilage), kas (muscle), yag (adipose),
ve yumusak doku (soft tissue) gibi doku tipleri i¢in foton enerjisine bagh olarak
degisimi gosterilmektedir. Burada zayiflama, bir madde i¢inden gecen X 1s1n1
demetinin siddetinin azalmasidir. Kiitle zayiflama katsayisi, belirli kalinliktaki
maddenin X-isim1 miktarinda yaptigi zayiflatmanin OSlgisiidiir. Kiitle zayiflama
katsayisi, birim kalinlik bagina sogurulmayi veren lineer sogurma katsayisinin (p)
sogurucu maddenin yogunluguna boliimiinii (u/p) ifade etmekte olup cm?/gr
birimindedir. Buradan da anlasilacagi tizere insan viicudundaki dokularin kalinlik ve
yogunluklar farkli oldugundan 1s1n sogurma miktar1 her doku i¢in farklilik gosterir
ve enerji arttik¢a sogurulma farklari azalir [25]. Bu sebeplerle X-isinlar1 kullanarak
kanser tedavisinde ilerleme kaydedebilmek igin daha biiylik enerjili X-1sinlarina

ihtiyag oldugu goriilmekteydi.

1930 yilinda Charles Lauritsen’in Kaliforniya Teknoloji Enstitiisii’nde baslangicta
niikleer fizik aragtirmalari icin insa ettigi 750 kV’luk transformatorii gelistirip, birkag
yil sonra X-1s1m1 tiipiine doniistiirmesiyle radyoterapi uygulamalari i¢in orta voltaj
(200 kV - 500 kV) seviyesinde X-1sin1 demetleri kullanilmaya basland1 [26].

Radyoterapide mega voltaj (500 kV-1000 kV) seviyesinde ve 1.25 MeV’lik enerji
saglayan ilk radyoterapi cihazi 1950'lerde Kanada'da gelistirilen Co-60 gama
radyasyon kaynagi olup (Sekil 2.5), bu kaynak kararli Co-59 izotopunun reaktorde

nétronlar ile bombardimani sonucunda (°?Co + n — ©°Co + y) elde edilmistir [27].
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Sekil 2.5. Co-60 gama radyasyon kaynagi.

Co-60 kaynagi 10 cm’ye kadar derinlikte olan tiimdrlerde etkili iken, daha derin
dokulardaki tiimor tedavisinde etkili olamamistir. Bu nedenle sonraki yillarda daha
yiiksek enerjili X ve y 1sinlart iireten (4-20 MeV) lineer hizlandiricilarin kullanimina

gecilmistir.
2.1.1. Geleneksel radyoterapi

Giintimiizde tilkemizde ve diinyada genel olarak kullanilan 1gin tedavisi yiiksek
enerjili (15 - 20 MeV) X ve y 1smlartyla yapilmaktadir. Gelismis iilkelerde her yil
20000 kanser hastasi yiiksek enerjili fotonlarla tedavi edilir [28]. Radyoterapistler
radyasyon kaynagi olarak 1 — 1.5 metre uzunlugundaki elektron lineer
hizlandiricilarint  kullanirlar [28]. Diinya ¢apinda yaklasitk 8000 tane bu tip
hizlandiricida hastalar tedai edilmektedir. Sekil 2.6.’da bir lineer hizlandiricinin
sematik gosterimi verilmistir. Lineer hizlandiricilarda hedeften koparilan elektronlar
daha yiliksek kinetik enerjilere elektromanyetik alan igerisinde hizlandirilarak
cikarilirlar. Elektronlar Oncelikle hizlandirilir, sonrasinda hizli bir sekilde
yavaslatilarak yapay olarak fotonlar iiretilmesi saglanir. Lineer hizlandiricilarda
tiretilen gama ve X-1sinlarinin dalga boylar kiigiik oldugu icin enerjileri biiyiiktiir.

Enerji arttikca maddeyle etkilesim azalir. Bu sebeple yiiksek enerjili elektron
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demetleri yiizeysel tiimor tedavisinde, bir hedefe gonderilmeleri sonucu elde edilen

yiiksek enerjili X ve y 1sinlari ise derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde kullanilir.
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Sekil 2.6. Bir lineer hizlandiricinin sematik gosterimi.

Geleneksel radyoterapi isinlarindan y ve X-isinlari maddeyle etkilestiklerinde
enerjilerini etkilestikleri atom elektronlarina aktararak elektronlarin salinmasina
neden olur. Inelastik sacilma (Compton olay1), fotoelektrik etki ve daha yiiksek
enerjilerde ¢ift olusumu gibi olaylar, geleneksel 1sinlarin enerjilerini ortama transfer
ettigi sogurulma ve sacilma siirecleridir. Sekil 2.7.’de her bir siirecin gerceklesmesi
olasiligiin yiiksek oldugu bolge, sogurucu maddenin atom numarast (Z) ve foton

enerjisine bagl olarak verilmistir.
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Sekil 2.7.y ve X- 1sinlarmin maddeyle etkilesim siireglerinin baskin oldugu enerji araliklarinin, sogurucu

maddenin atom numarasina gore degisimi.

Sekilde goriildiigli gibi fotoelektrik etki diisiik enerjili fotonlar ve yiliksek atom
numarali malzemeler i¢in baskinken, ¢ift olusumu yiiksek enerjili fotonlar ve yiliksek
atom numarali malzemelerde baskindir. Compton sagilmasi neredeyse atom
numarasindan bagimsizdir. Diisiik Z’li malzemelerde Compton etkisi tiim enerjilerde

etkindir [29].

Yiiksek enerjili elektromanyetik radyasyonun kanserli dokularda tedavi amaclh
kullaniminda, sogurulma ylizeysel olup, sac¢ilma fazladir. Isinlarin Compton
sacilmas1 yapmalar1 ve timor bolgesinden yanal sagilmalarin biiyiilk olmast canhi
dokunun radyasyonla gelisigiizel etkilesmesi anlamina gelir ki, bu da saglikh

dokularda radyasyon dozu birikimine ve kanserin yayilmasina neden olur.
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y ve X ismlart maddeyle etkilestiklerinde, sogurulma ve sagilmalar sebebiyle
radyasyon siddeti azalir. Bu azalma doku tipine ve kalinligina bagli olarak degisir
[30]. Bu yiizden belirlenen dozda radyasyon hastanin tiimdrli bdolgesine

yonlendirildiginde doku derinligine bagl olarak, radyasyon siddeti

I =Ie " (2.1)

biciminde exponansiyel olarak azalir. Burada [, baslangicta gelen fotonlarin siddeti,
x sogurucunun kalinligi, 7, x kalinligin1 gecen fotonlarin siddeti ve u gelen isinlarin

enerjisi ile maddenin cinsine bagli olan lineer sogurma katsayisidir [31,32].

Geleneksel 1sinlarin doz dagilimlart eksponansiyel olarak azaldigindan, radyoterapi
uygulamalar1 i¢in, uygun olmayan doz dagilimi goriiliir. Sekil 2.8.°de farkh
enerjilerdeki foton ve elektron demetlerinin su ortaminda yol alirken depoladiklari

enerjilerin derinligin bir fonksiyonu olarak degisimi verilmistir.

Photon beam

------ 4 MV (80 cm SAD) S
6 MV (100 cm SAD)
.« 15 MV (100 cm SAD) -

1 L L 1 1 L L 4

Electron beam

Relative energy deposition (arbitrary units)

1 - 4 1 Mok pund 1 1

0 2 4 6 8 10 12 14 16
Depth in H,O (cm)

Sekil 2.8. Farkli enerjilerde foton ve elektron demetlerinin su i¢inde ilerlerken depoladiklar enerjilerin derinligin

bir fonksiyonu olarak degisimi [33].
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Sekilden goriildiigli iizere, foton ve elektronlarda maksimum doz yiizeye yakin
derinliklerde birikir (build up bolgesi). Bu sebeple geleneksel 1sinlar dokuyla
etkilestiklerinde de sudaki davranislarima benzer o6zellik sergilerler ve tiimoriin
oniindeki saglikli dokular hedef tiimor hacminden daha fazla doza maruz kalir.
Geleneksel 1sinlardan fotonlarda (X, y) sinirlt bir menzil yok iken, elektronlarda,
hafif kiitleleri sebebiyle, Sekil 2.8.’de goriildiigii gibi elektron enerjilerine baglh
olarak degisen, sinirlt bir menzil vardir. Ayrica elektronlar, X ve y 1sinlart gibi dolayl

degil, dogrudan iyonizasyon yaparlar.

Geleneksel radyoterapi 1smlarimin  doz dagilimlarmin  eksponansiyel olarak
azalmasinin ve buna bagli olarak tedavideki kisitlamalarin iistesinden gelmek
amactyla birgok yontem gelistirilmis ve uygulanmistir. Bu yOntemler arasinda
Yogunluk Ayarli Radyoterapi (Intensity Modulated Radiation Therapy-IMRT)
sayilabilir. IMRT, Bilgisayarli Tomografi (CT) gibi li¢ boyutlu (3D) goriintiileme
teknikleri kullanilarak tiimor alanlarinin belirlendigi konformal radyoterapinin bir {ist
basamagi olup, tiimor sekline gore ayarlanabilen doz dagilimina olanak saglar.
IMRT’de, tiimoér bigimine gore farkli doz yogunlugu ayarlamasi ¢ok yaprakli
kolimatdr (MLC-Multie-Leaf Collimator) ile yapilir. Boylece tiimér hacmine istenen
oranda doz uygulanirken saglikli organlarin nispeten daha iyi korunmasi saglanir.
Geleneksel radyoterapinin gelistirilmesine yonelik uygulanan bu gibi teknikler
sayesinde saglikli dokuya iletilen doz miktar1 artmazken, tiimoriin maruz kaldig doz

miktar1 yiikseltilerek tedavide daha iyi sonuglar alinmasi saglanir.

Geleneksel radyoterapide tiimor hacminin daha biiyiik doz alimi saglandiktan sonra,
timor hacmine verilen dozun biyolojik verimliligini artirmaya yonelik calismalar
devam etti. Bu ¢aligmalardan biri hiicrelerdeki oksijen orani ile radyasyona gosterilen
diren¢ arasindaki iligkinin incelenmesi konusundadir. S6yle ki bazi tiimorler, diisiik
oksijen oranina sahip ve bundan dolay1 normal oksijenli hiicrelerden (aerobik) ii¢ kat
daha radyasyona direng gosteren hiicreler (hipoksik hiicre ) icerirler [34]. Bu sebeple
hipoksiyle basa ¢ikmak ve tiimorii radyasyona duyarli duruma getirmek i¢in Lee
Seong-hwa Gray tarafindan hiperbarik oksijen basincinin artirilmasi 6nerildi [35].

Radyosensitivitenin oksijen ylizdesine gore degisimi Sekil 2.9.’da verilmektedir.
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Sekil 2.9. Radyosensitivitenin oksijen yiizdesine gore degigimi [34].

Sekilden goriildiigii lizere iyi oksijenli dokularda oksijen yiizdesi belirli miktarda (%
6’dan % 17’ye ) artirildiginda radyosensitivite N den N'’ne nispeten yavas artarken,
zayif oksijenli tiimor hiicrelerinde radyosensitivitedeki artis daha keskin bir sekilde
T’den T'’ne olur. Hiberbarik oksijen tiimorlii dokular tizerinde normal dokulardan
cok daha biiylik etki olusturur [36]. Oksijen etkisinin kesfedilmesinden sonra
hipoksik hiicrelerde elektromanyetik radyasyondan farkli biyolojik etkilesme
mekanizmalarimin  kullanilmas1 diger bir oneridir. Bu sebeple elektromanyetik
radyasyon yerine farkli biyolojik etkilesme mekanizmalart diistiniilmis, ilk

denemeler hizli nétronlar ve negatif pionlar gibi hadronlar ile gergeklestirilmistir.
2.1.2. Hadron terapi
Hadron terapi (HT), tiimdrlii hiicrelerin sterilizasyonu i¢in proton, ndtron, pion gibi

pargaciklar, ve karbon, oksijen, azot gibi agwr iyonlarin kullanildig1 bir radyoterapi
teknigidir. Sekil 2.10.’da radyoterapide kullanilan pargaciklardan geleneksel
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radyoterapi 1sinlar kiitlesiz fotonlar ve hafif yiiklii elektronlar ile birlikte, hadron
terapide kullanilan pargaciklar kiitle numaralarinin artisini temsil eden sekillerle
gosterilmistir. HT tedavi planinin ilk amaci saglikli dokulara zarar vermeden timorli
hedef hiicrelerin genetik yapisini bozmak, boylece tiimoriin biiyiimesini durdurarak

ttiimorli hiicrelerin boliinmesine engel olmaktir [37,38,39].

Genel radyvasyon Agir ivonlar

Sekil 2.10. Radyoterapide kullanilan geleneksel 1ginlar ve hadronterapi pargaciklari [40].

HT’de agwr yiiklii parcaciklar (AYP) ile oncii galismalar, 1946 yilinda Robert
Wilson’un Lawrance Berkeley Laboratuvari’nda (LBL) proton demetlerinin ve daha
agir iyonlarin insan viicudundaki tiimdrlerin tedavisinde kullanilabilecegini dngeren
bir bildiri yayimlamasiyla basladi [41]. Iki yil sonra Cornelius A. Tobias,
hizlandirilmis proton demetlerini LBL’de incelemistir. 1952 yilinda LBL’de, C.A.
Tobias ve John H. Lawrence déteron ve helyum demetleriyle hastalar tizerinde ilk
denemeyi gergeklestirmistir. Ayni yil, protonlarin tibbi kullanim onciileri Tobias,
H.O. Anger ve J.H. Lawrence farelerin iizerinde proton, ddteron ve helyum
demetlerini kullanarak yaptiklar1 biyolojik calismalarin sonuglarini yayimladilar
[42]. Takibinde LBL'de fareler iizerinde birgok deney yapildi ve 1954 yilinda
hastalar ilk olarak proton ve sonralar1 helyum demetleri kullanilarak LBL’de tedavi
edildi [43]. Ayrica Isvec’te Upsala (1957), Amerika Birlesik Devletleri’nde (A.B.D.)
Massachusets eyaletine bagli Cambridge (1961), Rusya’da Dubna (1967), Moskova
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(1969) ve St Petersburg (1975), Japonya’da Chiba (1979) ile Tsukuba (1983) ve
Isvigre’de Villigen (1984) gibi yerlerde, baslangigta niikleer fizik arastirmalar1 igin
insa edilen proton hizlandiricilarinda proton tedavi programlart baslatildi [44].
Hastane tabanli ilk proton terapi faaliyeti ise 1990 yilinda Kaliforniya’da (A.B.D.)
Loma Linda Universitesi’nde baslatildi [45].

1957 ve 1992 yillar1 arasinda 2054 hasta LBL’de helyum iyonlariyla tedavi edildi
[46,47]. Daha agir iyonlar ile radyoterapi, 1975 yilinda LBL Bevelac tesisinde
baglanmig, 1975 ve 1992 yillar1 arasinda 433 hasta Ne, N, O, C, Si ve Ar gibi agir
iyonlarla tedavi edilmistir [47,48].

HT, hizlandiricilar yoluyla hadron demetlerine enerji kazandirilmasi ve 6ngoriilen
dozda enerjinin tiimorlii bolgeye aktarilarak tiimoriin yok edilmesi esasina dayanir.
Bu amaca hizmet eden Bevelac, 1992 yilinda kapanincaya kadar, derine yerlesmis
timorlerin tedavisi i¢in agir iyonlarin kullanildigi diinya ¢apindaki tek radyoterapi
tesisiydi [49].

1975 yilinda Ulusal Radyoloji Bilimleri Enstitiisii’'nde (NIRS) proton ve karbon
demetleri kullanilarak kanser {izerine kapsamli arastirmalar yapilmistir. 1994 yilinda
Heavy lon Medical Accelerator (HIMAC) NIRS tarafindan hizmete sunulmustur
[50].

2.1.2.1. Giiniimiiz hadron terapi tesisleri

1994 yilinda, NIRS tarafindan hizmete sunulan ve iki sinkrotrona (dairesel
hizlandiric1) sahip HIMAC protondan ksenona (128Xe) kadar agir yiiklii pargaciklari
hizlandirabilecek sekilde tasarlanmistir. Bu hizlandirict iyon demetlerini maksimum
800 MeV/u enerjisine kadar hizlandirabilme kapasitesine sahiptir. Sekil 2.11.°de

HIMAC’ 1n sematik goriiniimii verilmistir.
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Sekil 2.11. HIMAC hizlandirict tesisinin sematik goriinimdi.

HIMAC tesisinde biri hem dikey hem de yatay, diger ikisi sadece yatay veya dikey
yonden 1ginlamanin yapilabildigi ii¢ tedavi odasina sahiptir. 2010 yilina kadar 5000
hasta karbon demetleriyle HIMAC ta tedavi edilmistir.

Tedavi amagli olarak hem proton hem de karbon demetlerinin kullanildig1 bir tesis
olan Hyogo lon Beam Medical Centre (HIBMC ) 2001’de Japonya’da hizmete
girmistir. Japonya’daki ig¢iincii karbon iyon terapi tesisi olan Gunma University
Heavy lon Medical Center (GHMC) Mart 2010’da faaliyete baglamistir. Hem karbon
hem de proton demetleriyle tedavi gergeklestirilmesine olanak saglayan, agir
iyonlarin radyoterapiye uygulandigi teknolojik agidan en geligsmis projelerden biri
olan Heidelberg lon Beam Therapy Center (HIT) hizlandirici tesisi Almanya’da 2009
yilinda hizmete sunulmustur. Sekil 2.12.°de HIT hizlandirict tesisinin gematik

gosterimi verilmistir.
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Sekil 2.12. HIT hizlandirict tesisinin sematik gosterimi.

HIT lineer hizlandiric1 yoluyla sinkrotronu besleyen iki iyon kaynagina sahiptir.
Tesiste ii¢ tedavi odasi bulunur. Tedavi odalarindan ikisi hastaya yatay yonde
1sinlama yapilmasini saglarken, diger odada, donen portallar (gantry) ile hastaya her

yonde 1sinlama yapilmasi saglanir.

Yukarida haklarinda kisaca bilgi verilen hadron terapi tesislerinin sayisinin giin
gectikge artmasi hadron terapiye verilen onemin bir gostergesidir. Genis bir pargacik
kullanim secenegi bulunmasina ragmen, giiniimiizde karbon ve proton demetleri ile

tedavi diinya capinda tercih edilmektedir.
2.1.2.2. Notron terapi
Hizli noétronlar kliniksel olarak ilk defa 1938’de radyoterapi uygulamalarinda

denenmistir. Oksijen etkisinin kesfi ile Gray tarafindan hizli nétronlarin kullaniminin

onerilmesinden sonra Conger tarafindan hipoksik hiicreleri igeren tiimorlerin nétron
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1isinlarina karsi X-1sinlarina kiyasla daha az korunduklar1 ve boylece radyasyona daha
fazla cevap verdikleri gosterildi. O tarihten itibaren hizli ndtron radyoterapisi
diinyada ¢esitli yerlerde uygulanmistir [51]. 1970’lerin sonlarinda arastirmacilarin
tiikkriik bezi tiimorleri, kemik ve yumusak doku tiimorleri, malign melonom ve
geleneksel radyoterapiye karsilik vermeyen bazi tiimorlerdeki etkisini raporlamasiyla
bu terapi Avrupa, A.B.D ve Japonya’da yogun olarak kullanildi. N6tronlarin tiimér
tizerindeki biyolojik etkinlik artis1 daha iyi tiimor kontrolii saglamasina ragmen, bazi
tiimor ¢esitlerinde normal dokularda ciddi yan etkiler olusturmalar1 bu yontemden

1971 yilinda vazgegilmesine neden oldu.

2.1.2.3. Pi mezon terapisi

1935 yilinda Hideki Yukawa, teorik hesaplamalar sonucunda atom ¢ekirdegini bir
arada tutan niikleer kuvvet tasiyicisi mezonlarin (quark ve anti kuarklardan olusan
kararsiz atom alt1 parcaciklar) varligini ispatladi. Mezonlarin bulunmasindan sonra,
negatif pi mezonlar1 tedavi amagh kullanildi. Bu elementer parcaciklar, 400 MeV
veya daha yiiksek enerjili protonlarin (ya da elektronlarin) hedefteki niikleonlarla
carpistirilmast sonucu elde edilir. Negatif pi mezonlart 1980’lerde ii¢ enstitiide
kullanildi. Fakat tedavi enstitiilerinden en son enstitiiniin, 1994 yilinda kapanmasiyla
pi mezon terapisi sona ermis oldu. Pi mezon terapisi, ilk beklentilerin aksine, diisiik
iyonizasyon yapmalar1 sebebiyle yetersiz doz profili iiretmeleri ve zayif kliniksel

sonuglar vermesi sebebiyle siirdiiriilememistir.

2.1.2.4. Proton ve karbon terapi

Giliniimiizde karbon ve proton ile gergeklestirilen radyoterapi en ilgi ¢ceken kanser
tedavi yontemlerindendir. Lawrance ve Tobias LBL’de 1952 yilindan 1957 yilina
kadar proton demetlerinin medikal uygulamalarinin Onciliigiinii yapmislardir. O
zamandan glinlimiize kadar proton terapi kanser tedavisinde diinya c¢apinda
popiilerligini  korumustur.  Klinik  verilerin  analizi, proton demetleriyle

gerceklestirilen tedavinin kafa tabani tlimorleri, kotii huylu koroidal melonoma,
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karaciger kanseri, prostat kanseri ve pediatrik kanserler de dahil olmak {izere birgok

kotii huylu timor tedavisinde etkili oldugunu gostermistir.

NIRS’de (Japonya) 1993 yilinda ilk agir yiklii pargacik hizlandiricisinin medikal
kullanim i¢in dizayn edilmesiyle (HIMAC) ertesi yil karbon iyon tedavisi basladi.
NIRS’de karbon iyon terapi, simdiye kadar 5400°den fazla hastaya uygulanmig ve
cesitli kotii huylu tiimorlerin tedavisinde etkili olmustur. Karbon ile yapilan
radyoterapi sonuglarinda, tiimor lezyonlarindaki oksijen seviyesinin veya hiicre
siklusuna bagl radyasyon duyarliginin, agir yiiklii parcaciklarin biyolojik etkilerini
onemli miktarda etkilemedigi ortaya ¢ikti. Bu sebeple bu terapi, kemik ve yumusak
doku, kafa tabani tiimérii, bas ve boyun tiimorleri, akciger ve karaciger kanseri,
yiiksek dereceli prostat kanseri ve tekrarlayan rektal kanserler gibi birgok radyasyona

direngli (radyorezistant) tiimoérlerde etkili olabilir.

Onceki béliimlerde bahsedildigi gibi diinya gapinda hizmet veren birgok karbon
terapi ve proton merkezi mevcuttur. Sekil 2.13.”de diinyadaki proton ve karbon terapi

merkezlerinin detayli dagilimi ve tedavi edilen hastalarin sayisi gosterilmistir.
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Sekil 2.13. Diinya genelindeki proton (kirmizi-turuncu) ve C-ion (yesil) merkezleri.



BOLUM 3. HADRON TERAPININ FiZiKSEL VE BIYOLOJIK
TEMELI

3.1. Hadron Terapi Fizigi

Agir yikli parcaciklar ve agir iyonlarin fiziksel ve biyolojik 6zellikleri kanser
tedavilerinde etkili olmalarin1 saglar. Daha Onceki bdliimlerde bahsedildigi gibi
radyoterapinin amact hastaligi kontrol etmek ve radyasyonun yan etkilerini
azaltmakti. Bu amaglar g6z Oniine alindiginda, radyoterapide hadronlarin
kullanilmasinin sebebi, hedef hacimde geleneksel radyoterapi 1sinlar olan elektronlar
ve fotonlardan daha uygun doz dagilimi yapilmasidir. Hadronlarin iyonizasyon
yogunluklarinin yollarinin sonuna dogru artmasi ile hedef hacimde maksimum doz
depolanir. Bragg piki olarak adlandirilan iyonizasyon yogunlugundaki artis Bragg
tarafindan 1903 yilinda alfa pargaciklari icin Olgiilmiistiir [52]. Bragg pikinin
konumu parcacik menziline (parcaciklarin kinetik enerjileri sifir oluncaya kadar
aldiklar1 yol) baghdir. Dolayisiyla gelen parcacigin baslangic enerjisi degistirilerek
pikin derinligi degistirilebilir. Birincil iyonlarin durdugu Bragg pik sonras1 doz hizla
sifira diiser. Sekil 3.1.°de Bragg egrisi lizerinde Bragg pik ve Bragg pik bicim
parametrelerinden birkag1 (Bragg peak shape parameters) sematik olarak

gosterilmistir.
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Sekil 3.1. Bragg egrisi ve Bragg bicim parametreleri.

Doz giris bolgesi (plateau), distal kistmda doz seviyesinin %80-%20 oldugu noktalar
arasindaki genislik (penumbra) ve pikin yar yiiksekligindeki genislik (Full Width at
Half Maksimum-FWHM) Bragg egrisinin tanimlanmasi ve analiz edilmesini saglayan

Bragg pik bi¢im parametreleridir [53].

Agir yikli parcaciklarin pik konumunun baslangic enerjisine bagli olarak
degismesinden faydalanilarak, radyoterapi ¢alismalarinda, iyon niifuz derinligi timor
hacmine denk getirilebilir. Foton radyasyonu ile karsilastirildiginda, Bragg pik
yaninda (distal kisimda) sonlu bir konuma sahip olmalar1 sebebiyle, agir yiiklii
parcaciklar ile tedavi ¢ok avantajli bir durumdur. Ayrica agir yiiklii parcaciklar hasta
viicuduna gonderildiginde baslangicta kiigiik etkilesmeler sebebiyle giris bolgesinde
dokuya diisiik doz etki eder. S1g giris dozu derine yerlesmis tiimorlerin 6niindeki
saglikli dokulardaki radyasyon zararmin diisiik seviyede olmasini saglar. Derinligin
artmasiyla niifuz edilen dokudaki etkilesmeler ve dokuya transfer edilen doz artar.
Boylelikle fotonlardaki gibi tiimor bolgesine yiiksek miktarda doz verebilmek i¢in
1sinlama siiresinin uzatilmasina ve saglikli dokularin ¢ok fazla radyasyona maruz
kalmasma engel olunur. Ayrica gelen parcaciklarin menzillerinin smirli olmasi,

timor arkasindaki saglikli dokularin da radyasyonun zararlarindan korunmasim
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saglar. Sekil 3.2.’de karaciger dokusundaki tiimdrlii bolgenin fotonlar (soldaki resim)

ve agir iyon demetleriyle (sagdaki resim) tedavisinin temsili sekilleri verilmektedir.

fotonlar .
Iyonlar

karaciger

bobrek timor Omurga kemigi bébrek tiilmor Omurga kemigi

Sekil 3.2. Karacigerdeki tiimorlii bolgenin fotonlar (sol) ve iyonlarla(sag) tedavisinin temsili resmi.

Sol taraftaki resimde karaciger dokusunun fotonlarla tedavisi islemi sirasinda
fotonlarin viicuda girdigi saglikli kisimlarda yogun doz birikiminin olustugu
goriilmektedir. Iyon tedavisinde ise iyonlarin viicuda giris yaptig1 saglikli bolgelerde
nispeten daha diisiik doz girisi oldugu ve tiimorlii bolgede dozun maksimuma ulastigi
anlagilmaktadir. Ayrica iyonla tedavide tiimor hiicresinin arkasinda doz ¢ikisi
gozlenmezken, fotonlarla tedavide doz i¢in sinirli bir alan gozilkmemekte ve boylece

timoriin arkasindaki saglikli dokular yine doza maruz kalmaktadirlar.

Boliim 2°de bahsedildigi gibi geleneksel foton tedavisinde goriilen bu olumsuzluklari
sinirlamak ve hedef hacim iizerinde uygun doz dagilimi saglamak i¢in bilgisayar
kontrollii IMRT teknigi kullanilmaktadir. Tiimdr hacmine daha fazla doz verebilmek
icin uygulanan IMRT teknigi proton, karbon gibi agir yiiklii parcaciklar i¢in de
kullanilabilir. Fotonlarda bu teknigin kullanilmasi saglikli dokularda arzu edilmeyen
toplam dozu azaltmaz, sadece dozun normal dokunun daha biiyiik hacmine
yayllmasini ve birim uzunluga diisen doz miktarinin azalmasini saglar. Hadron
tedavisinde bu teknigin kullanilmasi ise normal dokulara aktarilan dozun &nemli

Olciide diisiik seviyede tutulmasini olanakli kilar. (Sekil 3.3.).



26

Sekil 3.3. IMRT tedavi planinin uygulandigi tiimorlii beyin hiicresinde fotonlar (sag) ve protonlar (sol)

kullanildiginda elde edilen sonuglarinin karsilastirilmasi [54].

Sekilde goriildiigii lizere beyindeki tiimorlii hiicreye IMRT teknigi uygulanarak
fotonlar (sag) ve proton demetleri (sol) gonderildiginde proton terapideki doz
dagilimi fotonlarla yapilan doz dagilimma kiyasla, beynin saglikli kisimlarinda

oldukg¢a simirli kalmaktadir.

3.1.1. Genisletilmis Bragg piki (SOBP)

Hadron terapi uygulamalarinda tedavi edilecek hacme esit doz dagilimi yapilmasi
gerekir. Fakat ayni1 hiza sahip (monoenerjik) proton demetlerinin olusturdugu Bragg
pikleri genellikle tedavi hacimlerini kapsayacak kadar yeterli genislikte degildir. Bu
sebeple tedavi uygulamalarinda hedef hiicreye homojen doz verilebilmesi igin
gonderilen 1s1nmin modifiye edilmesi gerekir. Isin modiilasyonu olarak adlandirilan
teknikle farkli yogunluk ve enerjilerdeki proton demetlerinin olusturdugu Bragg
piklerinin siiper pozisyonuyla Genisletilmis Bragg piki (SOBP- Spread Out Bragg
Peak) denilen hedef hacimde yiiksek doz homojenligi olan bir bdlge olusturulur [55].
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Sekil 3.4. Bragg piklerin siiperpozisyonuyla olusturulan SOBP [56].

Sekil 3.4.’te Bragg piklerinin siiperpozisyonu sonucu olusan SOBP verilmektedir.
Sekilde gortildiigli tizere SOBP ayn1 demet yoniinde bir dizi farkli enerjilerde Bragg
pik igerir. Gelen proton demetleri farkli enerjilerde oldugundan, derinlemesine
yayilmig Bragg pikleri farkli konum ve biiyiikliiklerde olurlar. SOBP hedef alana
diizgiin doz dagilim1 saglar ve Bragg piki gibi distal diislise sahip olmasi hedef alan

arkasindaki saglikli dokularin korunmasini olanakli kilar.

Bir SOBP’nin fiziksel 6zelliklerini tanimlamak igin bir dizi parametreye ihtiyag
vardir. Sekil 3.5.’de SOBP iizerinde doz dagilimmi tanimlamak i¢in kullanilan

parametreler gosterilmektedir.
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Sekil 3.5. SOBP’nin 6zelliklerinin parametreler ile tanimlanmasi.

Sekilde distal (kenar) kisimda d80, d90 ve proksimal kisimda (enine kesit) p90 ve
p98 parametreleri belirli doz seviyelerine karsilik gelen derinlemesine konumlari
tanimlayan parametrelerdir. SOBP in distal kismi doz seviyelerinin %20 ve %80’e
karsilik geldigi d20 ve d80 arasindaki mesafe (penumbra) ile belirlenir. Bu miktar
distal doz diigiisii olarak tamimlanir (DDF) [57]. Yiizey giris dozu da dozimetrik

0zelligi tanimlamak i¢in kullanish bir parametredir.

Hadronlar ile kanser tedavisi uygulamalarinda distal ve proksimal yonlerde timor
hacmini kapsayacak sekilde genisletilmis demet (SOBP), demet yoluna degisken
kalinlikta sogurucu bloklar konulmasiyla (pasif genisletme) ya da gonderilen
demetin aktif enerji modiilasyonu (aktif tarama) ile olmak iizere iki sekilde elde
edilebilir [58].

3.1.1.1. Pasif sacilma ile demet genisletilmesi
Pasif sagilma sistemlerinde parcacik demeti, alan sekillendirici sistem elemanlar

kullanilarak genisletilir ve li¢ boyutlu tiimoér hacmine uygun hale getirilir. Sekil

3.6.”da pasif sagilma sisteminin sematik gosterimi verilmistir.
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Sekil 3.6. (a) Pasif sagilma sisteminin sematik gosterimi ve (b) tekli Bragg piki (SBP-Single-Bragg piki) ve pasif

sacilma sistemindeki diizenekten gecmesiyle elde edilen genisletilmis pik ( SOBP).

Bu yontemde hizlandirilmis dar parcacik demeti ilk olarak pasif sacilma sistemindeki
yiiksek atom numaral ¢ift sacici levhalarda sagilarak demetin genisletilmesi
saglanir [59]. Sagilarak menzil modiilatoériine gelen monoenerjik proton
demetlerinin olusturdugu Bragg pikleri hedef hacmin tiim uzunlugunu
kapsayacak sekilde genisletilir Tiim genisletilmis Bragg pikleri
derinlemesine menzil degistirici plakalar ile kaydirilir. Sacic1 sistemi
olusturan parcalar tarafindan genisletilen demet, biiyiik bir alan iizerine
diiz ve enine doz dagilim saglar. Hedef hacmin distal kisminin radyasyon
alanimin distal kismiyla uyumu icin ise hastalara 6zel kompensatorler

kullanilir.

Pasif sacilma sistemlerinde menzil ve alan biiyiikligli birbirine bagimhidir ve bu

sebeple pasif sag¢ilma cihazlar1 kullanilarak elde edilen SOBP sabit genisliktedir. Bu
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durum karbon gibi agir yiiklii pargaciklarin terapide kullanilmasi durumunda bir
dezavantaj olusturur. Ciinkii karbon gibi agir iyonlarin gegirdigi niikleer pargalanma
reaksiyonlari, daha kiigiik atom numarali parcaciklar olusturarak, Bragg pikinin
otesinde doz kuyruklarinin olusmasina neden olur. Pasif demet sekillendirici cihazlar
kullanilarak agir iyonlarda distal kisimda doz kuyrugunu kapsayacak sekilde demet
genigletilirse, proksimal kisim da genisleyeceginden (Sekil 3.6.-b), saglikli dokularda
istenmeyen doz olusur. Bu problemi gidermek igin karbon gibi agir iyonlarda demet

genisletilmesi aktif tarama yontemi ile yapilir.
3.1.1.2. Aktif tarama yontemi

Aktif tarama, hedef tiimore istenen miktarda dozu gondermek i¢in kullanilan tarama
modlu, zamana bagli bir yontemdir [59]. Bu yontemde, hedef hacim kii¢iikk hacimli
elemanlara (voksel) ayrilir ve 151 yolunda pasif sagilma sistemindeki gibi herhangi
bir levha yoktur. VVokselleri sirasiyla uygun doz ile doldurmak i¢in kalem gibi ince

demet (thin pencil-like beam) kullanilir.

Aktif tarama sistemlerinde tedavi edilen hacmi taramak i¢in miknatis kullanilir ve
demetin yonii ve yolu miknatislarla kontrol edilir. Kalem inceligindeki iyon demeti
yatay ve dikey yonde miknatislar kullanilarak saptirilir. Sekil 3.7.°de aktif tarama

sistemi sematik olarak gdsterilmistir.

MAGNETIK TARAMA SiSTEMi

ad

Sekil 3.7. Aktif demet tarama sisteminin sematik gosterimi.

Yatay ve dikey miknatislar

A

Bu yontemle ilgili daha detayl bilgi i¢in [60,61] no’lu kaynaklara bakilabilir.
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3.1.2. Fiziksel doz

Dokularda biriken doz miktar1 radyoterapide 6nemli bir niceliktir. Gray (Gy) birimi
ile ifade edilen sogurulan doz, iyonize edici radyasyonun etkilestigi

maddenin dm kiitleli pargasina verdigi ortalama enerji de olmak iizere [62]

€
D = am [1 Gy = 1 Joule/kg]

seklinde tanimlanur.

RT c¢alismalarinda doz dagilim bilgileri, dokuya esdeger (su gibi) homojen
fantomlardaki 6lgiimlerden ¢ikarilir. Olgiimlerde genellikle hava dolu iyon odalari
kullanilir ve doz hesaplamalarinda radyasyon gonderilen ortamin doz ol¢limii igin

diizeltme faktorleri uygulanarak sogurulan doz miktari

o _ N (@E/d)
ds  p

seklinde ifade edilir [61]. Burada N gelen pargacik sayisi olmak iizere, N/dS birim
alandaki pargacik sayisi (igin akisi), p maddenin yogunlugu, dE/dx (MeV/ mm )
gelen pargaciklarin hedef elektron ve g¢ekirdekle etkilesimleri sonucu birim uzunluk
basina madde tarafindan sogurulan ortalama enerji kaybini tanimlayan durdurma

giciidiir. [63].
3.1.3. Durdurma giicii

Uygun enerjilere hizlandirilmis (yaklasik 50 ile 450 MeV/u arasi) atom gekirdekleri
gectikleri ortamda hedef elektronlarla ve ¢ekirdekle etkilesirler enerji kaybeder. Bu,
parcaciklarin birim uzunluk basma enerji kayiplart durdurma giicii olarak
adlandirtlir. Durdurma giicii elektronik ve niikleer durdurma giicii olmak tizere iKi

bilesenden olusur ve sembolik olarak
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dE
dx

= Seiektronik T Sniikieer (3-3)

seklinde ifade edilir. Ancak gelen yiikli parcacigin ¢ekirdekle etkilesmelerinden
kaynaklanan niikleer durdurma giiciinlin katkis1 ¢ok kiigiik oldugundan ihmal edilir

ve durdurma giicli

dE
- E = Selektronik + Sniikleer ~ Selektronik (3.4)

seklinde yazilabilir. Bu durum Sekil 3.8’de acik bir sekilde goriilebilmektedir.

Durdurma giiciiniin negatif olmasi gelen pargacigin kinetik enerji kaybetmesini ifade
eder. Bir ortamin durdurma giicti, gelen iyonun kiitlesi, yiikii ve hiz1 ile sogurucu
malzemenin atom numarasi ve yogunlugunun fonksiyonudur. Sekil 3.8.’de su iginde
elektronik, niikleer ve toplam durdurma giiclinliin gelen parcacigin baslangic

enerjisine gore degisimi gosterilmektedir.
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Sekil 3.8.Su iginde elektronik, niikleer ve toplam durdurma giiciiniin gelen parcacigin baslangi¢ enerjisine gore

degisimi [64].
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Proton, karbon gibi agir yiiklii pargaciklarin elektronik durdurma giicii Bethe-Bloch

formiiliiyle

dE  4me*z?
e _ s gy,
dx me v2

2mv

-~ In(1 - §%) - 7] (3.5)

<I>

seklinde ifade edilir. Burada m, elektronun durgun kiitlesi, v gonderilen parcacigin
hizi ve ¢ bosluktaki 1sik hizi1 olmak tizere f = v/c, Z; gelen pargacigin yiikii,
Z, hedefin parcacigin atom numarasi ve deneysel verilerden belirlenen I hedef atom
veya molekiiliiniin ortalama iyonizasyon potansiyelidir. 70 MeV enerjili protonlarla
su ortaminda yapilan enerji kayip ol¢iimlerinden iyonizasyon potansiyelinin degeri
<I>=79.7 eV olarak elde edilmistir [65]. Sonrasinda protonlar ve daha agir iyonlar
icin enerji kayip Olglimlerinden su ortami i¢in iyonizasyon potansiyelinin ortalama

degerinin < / >= 75-78 eV araliginda alinmas1 kabul edilmistir. [66].

Radyoterapide derine yerlesmis tiimor tedavilerinde, derinlige bagli olarak karsilik
gelen enerjiler 6zeldir. Ornegin 30 cm derinligindeki bir tiimér tedavisinde, proton ve
helyum demetleri i¢in 220 MeV/u, karbon i¢in 430 MeV/u ve neon i¢in 600 MeV/u
gibi belirli enerji degerleri karsilik gelir. Bu durum parcacik hizlarmin g =
v/c = 0.7 degerinde oldugu durumdur [67]. Bu hizlarda hedef elektronlarla inelastik
carpismalar sonucu kaybedilen enerji Bethe-Bloch formiilii ile tanimlanabilir [68].
Fakat mpgrcacie > me oldugu rolativistik hizlar (151k hizina yakin) igin diizeltmeler
yapilarak, Bethe-Bloch formiiliiniin kabuk diizeltmesi (shell correction) terimi
C/Z, ve yogunluk etkisi diizeltme terimi &/2’nin ilave edilmesiyle elde edilen

rolativistik bi¢cimi Fano tarafindan [69] (Esitlik 3.6).

2mv?
<I>

dE  4me*Z?
_a_sme'str,
dx me v2

_p2y_pgz_£_3¢

In(1 %) ~ %~ -~ 7] (3.6)
seklinde diizenlenmistir. Esitlik 3.6.°da C/Z, kabuk diizeltmesi olup ortamin ve
yiikli pargacigin hizinin bir fonksiyonudur. Kabuk diizeltmesi yiiksek enerjilerde
thmal edilebilir diizeyde olup yalnizca gelen pargacigin hizi atomik elektronlarin

hizlar1 mertebesinde oldugunda 6nemli olmaya baslar. & ise ortamin hareketli yiikli
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parcaciklar tarafindan polarize olmasinin bir sonucu olarak, durdurma giiclinde
meydana gelen azalmay1 temsil eder ve yiiksek enerjilerde ortaya ¢ikar. Ayrintili

bilgi i¢in [70] no’lu kaynaga bakilabilir.

Disiik parcacik hizlar i¢in (v<<c ve f<<1), dinamik kayiplar ve hedeften elektron
yakalama gibi durumlar dikkate alindiginda, parcacik yiikii Z;, azalarak etkin
parcacik yiikii Zsr ile yer degistirir. Z,f¢’in parcacik hizina fonksiyonel bagimliligi
Barkas formiilii [68]

Zeff = Z( 1-— e_aﬁz_§> (37)

[le verilir ve Bethe-Bloch formiilii
dE /dx~Kny(Zesr)? /v? [In(2m,v? /1] (3.8)

seklinde kisalir. Esitlikte K bir sabit, n, hedef malzemenin elektron yogunlugu, Z, s
gelen iyonlarin etkin ytkiidiir. Bu sartlar altinda (diistik enerjilerde) durdurma giicii,

(Zesr)?/v* ye bagli olarak degisir.

Su ortaminda hidrojen (1H), helyum(4He), karbon ('2C) ve oksijen *§0 iyonlari
icin enerjinin fonksiyonu olarak elektronik durdurma giici egrileri Sekil 3.9.‘da

gosterilmistir.



35

T T T 11T T T TTTI T T TTTTI T T TTTTT T T TTTT
4 -

1[] =2 - - —
E 10°L _
o 10 = 3
= C .
@O - -
= L 4

- 2
x 10°F E
E = ]
° :

1
10 E
Lol v v vl vl vl 1)l

-2 -1 0 1 2
10 10 10 10 10
Energy / AMeV
Sekil 3.9. Farkli agir yiiklii parcaciklar igin elektronik durdurma giiciiniin enerjinin fonksiyonu olarak degisimi
[71].

Sekilden goriildiigi tizere pargacik enerjisi azaldikga durdurma giicii artar
(Esitlik 3.5"e gore viz ~ %). Daha diisiik enerjilerde hedeften toplanan elektronlarin

gelen parcacigin etkin yiikiinii azaltmasiyla maksimum enerji kaybi olur.
3.1.4. Enerji - menzil iliskisi

Yikli bir par¢acigin madde iginde duruncaya kadar (kinetik enerjisi sifir oluncaya
kadar) kat ettigi mesafeye pargacigin menzili denir. Hadron demetleri madde
icerisinde yavaglarken enerji kayb1 demetin kinetik enerjisine bagli olarak degisir.
Parcaciklar durmaya yakin daha ¢ok iyonizasyon meydana getirerek daha fazla enerji
kaybederler. Bethe-Bloch formiilii ile madde iginde yiiklii parcaciklarin depozit ettigi
enerji i¢in kabaca bir yaklagim yapilabilir ve Bragg pikinin konumu tahmin edilebilir.
Daha agik bir ifadeyle ortamin durdurma giicii biliniyorsa, demet pargacigin ortam

icindeki beklenen menzili, iyonun yolu boyunca kaybettigi enerjiye bagl olarak
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R
R =fdx= g (3.9)
) . dE
ve S(E) = dE/dx olmak tizere
e [ 22
o S(E)

integrali ile hesaplanabilir. Hizin (v) fonksiyonu olarak ise menzil

M
R(B) = 5~ F(B) (3.10)
142
ile belirlenebilir. Burada
In(1.02x10°%x 3?2
F(B) = ¢ (1>:'32)Xﬁ )_ﬁz

olup, pargacik hizina bagl bir fonksiyondur [72].

Su ortamu i¢in hadronlarin menzili belirlidir. Eger gereken maksimum niifuz derinligi
30 cm ise, bu derinliklerde uygun enerji araligi protonlar i¢in 60 MeV - 250 MeV
araliginda degisirken, karbonlar i¢in gerekli enerji araligt 120 MeV/u - 450
MeV/uw’dur [73,74]. Sekil 3.5.te gesitli agir yiikli pargaciklarin su ortaminda

enerjiye bagl olarak menzilleri verilmektedir.
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Sekil 3.10. Cesitli agir yiiklii parcaciklarin su igcindeki menzillerinin enerjiye baglh olarak degisimleri [67].

Sekilden goriildiigii iizere proton (1p) ve a(3He) parcaciklarmin karbon('2C),
oksijen (1§0) ve (33Ne) gibi daha biiyiik kiitleli iyonlardan daha uzun menzile sahip

oldugu goriilmektedir.

Menzil hesaplamalarinda integralin (Esitlik 3.9) alinmasinda bazi zorluklarla
karsilagilir. Clinkii demetteki parcaciklarin ¢ogu ayni mesafe kat etmesine ragmen
tiim parcaciklar ayni sayida etkilesme gecirmezler. Her etkilesmede kaybedilen
enerjide % 3-4 farklilik olabilir ve bu yiizden demeti olusturan pargaciklarin
menzilleri biraz farklidir. Bu sebeple bir hadron demetindeki parcaciklarin menzili
tek bir deger yerine bir¢ok degerin istatiksel dagilimi olarak elde edilir [75]. Bu da

toplam menzilde ufak farkliliklara sebep olabilir. Buna menzil basiboslugu denir.

Menzil basiboslugunun bir diger sebebi ¢oklu Coulomb sagilmalaridir. Coklu
Coulomb sagilmalar1 sebebiyle demetin menzili diiz bir dogru olmaktan ¢ikar.

Dokudaki protonun menzil basiboslugu %1 diizeyindedir [75]. Daha agir yiikli
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parcaciklar i¢in menzil basiboslugu kiitlelerinin karekokiiyle (1/+/M ) ters orantili

olarak degisir.

Buna gore karbon,

helyum ve neon basiboslugu proton

basiboslugunun sirasiyla % 30, % 50 ve % 22’si kadardir (Sekil 3.11.) [76].

Boylamsal basibosluk (mm)
1

—_

proton

o' 1" helyum
1

Ortalama menzil (cm)

Sekil 3.11. Su iginde proton, helyum ve neon demetleri i¢in yanal basiboslugun ortalama menzile gore degisimi

[77].

Sekil 3.11.°de su ortamina gonderilen, proton, helyum ve neon demetleri i¢in yanal

basiboslugun menzile gore degisimi verilmistir. Ornegin sekilde 40 cm derinligi icin,

proton demetleri yaklasik olarak helyum demetlerinin iki, neon demetlerinin ise dort

kat1 kadar menzil bagibosluguna sahiptir.

3.1.5. Yanal sapmalar

Bir ortamdan gegen agir yiiklii parcaciklar hedef elektronlariyla inelastik ¢arpisma

yapmalarinin yani sira, daha diisiik olasilikla da olsa hedef atom g¢ekirdegiyle esnek

Coulomb c¢arpigmalar1 gegirirler [78]. En hafif kiitleli agir yiikli parcacik olan
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durgun protonun kiitlesi bile elektronun durgun kiitlesinin 1836 katidir. Bu sebeple
agir yuklii parcaciklar hedef elektronlariyla carpistiklarinda hemen hemen hig
yollarindan sapmazlar. Ancak yiikli parcacik hedefteki atom c¢ekirdekleriyle
etkilesimlerinde az enerji transferi yapsa da, gelen parcacigin g¢ekirdekle yaptigi
esnek Coulomb ¢arpigmalar1 ¢ok sayida kiiciik acisal sapmalara neden olur. Cok
sayida kiiglik agisal sapmalar da ¢oklu sagilmalara ve yanal genislemeye sebep olur
ve 1smlarin menzili diiz bir dogru olmaktan ¢ikar. Yanal sapmalar, kritik yapilara
yakin tiimorlerin tedavisinde, 1simanin kritik yapilara ne kadar yakin olacaginin

belirlenmesi i¢in onemlidir.
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Sekil 3.12. Agrr yiiklii pargaciklar i¢in yanal sapma egrileri [76].

Menzil basiboslugunda oldugu gibi, ¢oklu Coulomb sagilmalarinin sebep oldugu
yanal sacilma, parcacigin kiitlesi ve yiikiinlin artmasiyla azalir. Sekil 3.12.’de bazi
agir yikli parcaciklarin yanal sapmalarinin su ortamindaki menzillerine gore
degisimi verilmektedir. Protonlarla karsilastirildiginda 6rnegin helyum iyonlar: iki

kat, karbon iyonlar1 ise dort kat daha az sagilirlar [79].
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3.1.6. Niikleer parcalanma reaksiyonlari

Elektromanyetik etkilesime maruz kalan parcaciklara birincil (primary), niikleer
reaksiyonlar sonucunda olusan pargaciklara ise ikincil (secondary) denir. Bir demet
parcacik bir madde i¢ine niifuz ettiginde, birincil pargaciklar niifuz ettigi yol boyunca
birincil pargaciklarin sayisin1 azaltan ve daha hafif pargaciklarin sayisini artiran
parcalanma ¢arpismalarina maruz kalirlar. Par¢alanma, gelen c¢ekirdegin hedef
cekirdekle niikleer carpismasi sonucu daha kiiciik kiitleli birkag¢ ¢ekirdege (daughter
nucleus) bolinmesidir. Gelen c¢ekirdegin kalintilar1 sogurucu malzemede gelen

cekirdege benzer hizlardadir.

Niikleer parcalanma reaksiyonlar1 sonucu olusan ikincil parcaciklar birincil
parcaciklardan daha uzun menzile sahiptirler ve Sekil 3.13.’te gortildiigii gibi karbon
gibi agir yiiklii pargaciklar etkilestikleri ortamlarda niikleer parcalanmalar sebebiyle
cok sayida niikleer pargacik olustururlar ve Bragg pikinin Otesinde olusan doz
kuyrugunun yayilmasina sebep olurlar [80, 81]. Ikincil pargaciklarin olusturdugu doz

kuyrugunun yiiksek enerjilerde daha uzun olmasi beklenir.
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Sekil 3.13. Su ortamina gonderilen 400 MeV enerjili karbon iyonlarinin Bragg egrisi. Kirmizi ve mavi ¢izgiler
strastyla birincil karbon iyonlarinin ve niikleer etkilesmeler sonucu olusan ikincil pargaciklarin Bragg

egrisine katkisin1 gostermektedir.
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Ayrica niikleer pargalanma reaksiyonlarmin kinematigi, birincil parcaciklarin
durdugu Bragg pikinin distal kisminda yanal demet genislemesine katkida bulunur.
Tedavi uygulamalarinda kritik yapilara yakin tiimor hacimlerinin tedavisinde olasi
menzil belirsizlikleri sebebiyle, tedavi plam1 bir demetin dogrudan kritik yapiin
ontinde durmasini dnlemeye yonelik olmalidir. Istmanin kritik yapiya ne kadar yakin
olacagi yanal sacilma ile belirlenir. Bu sebeple tedavi uygulamalarinda yanal

sacilma boylamsal sagilmadan daha 6nemlidir [82].
3.1.7. Lineer enerji transferi (LET)

Iyonize radyasyonun icinden gectigi maddede takip etti§i yolun her bir birim
uzunlugunda aktardigi enerji miktarina lineer enerji transferi (LET) denir. Tanimi
durdurma giiciiyle yakin iligkili olmasma ragmen LET 1sinimsal enerji kaybi

(Bremsstrahlung) veya delta-iginlar1 igermez [83].

LET farkli radyasyon tiplerinde farkli biyolojik etkinin olustugunu sayisal olarak
gosteren fiziksel parametredir [84, 85]. LET sayisal olarak durdurma giiciine esittir.
Bu sebeple LET

- Parcacik hizinin azalmasiyla (LET~ 1/v?)
ve

- Pargacik yiikiiniin artmastyla (LET~ZZ; ;)

artar. Z,ry etkin parcacik yikiidiir.

Her bir yiiklii parcacik icin ortalama LET farklidir. Sekil 3.14.’te bazi agir yiikli
parcaciklarin LET degerlerinin enerjiye bagh olarak degisimi verilmektedir. Sekilde
gorildiigli lizere agir yiikli parcaciklarda kiitle numarasi arttikga LET degerleri de
artis gostermektedir. Protonlar fotonlardan daha yiiksek lineer enerji transferine sahip
olmalarmma ragmen agir yiiklii parcaciklar igerisinde LET degeri en diisiik olan
parcaciklardir. LET oran1 biyolojik etkinlikle veya radyasyon giiclinlin kanserli

hiicrelere verdigi kalici hasar ile yakindan iliskilidir [86].
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Sekil 3.14. Agir yiikli pargaciklarin enerjiye bagh olarak LET degerleri [71].

3.2. Hadron Terapinin Biyolojik Temeli

3.2.1. Rolatif biyolojik etkinlik (RBE)

Hangi parcaciklarin onkolojik hastaliklarda kullanilacagi genellikle tartigilan bir
konudur. Farkli iyonize edici radyasyonlarin esit dozlar1 farkli biyolojik etki
meydana getirir. Bu durum Rélatif Biyolojik Etkinlik (RBE) [87,88] olarak
adlandirilir. RBE; LET, radyasyonun kalitesi, biyolojik sistem hiicre tipi, radyasyon

dozu ve doz hiz1 gibi faktorlere baglidir.

Agir iyonlarmn geleneksel radyoterapi i1smnlarina gore daha iyi doz dagilimi
vermelerinin yani sira menzillerinin sonuna dogru daha yiiksek RBE’ye sahip olurlar.

Diger bir ifadeyle agir iyonlar kullanildiginda ayni miktarda timor hiicresini yok
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etmek i¢in geleneksel 1sinlara kiyasla daha diisiik dozlara ihtiyag¢ vardir. Bu sebeple

RBE ayn1 miktarda hiicreyi yok etmek i¢in verilen X-151m dozunun (D) kiyaslandig

pargacik dozuna (D,g,) orani olarak

D
RBE = —~

par

seklinde ifade edilir.

Uygulanan dozla, dozun uygulandigi hiicre veya dokularin hayatta kalis degerlerini
gosteren egrilere sag kalim (survival) egrileri denir. Sekil 3.15.te fotonlar (gizgi) ve

daha agir iyonlar (kesik ¢izgi) i¢in farkli sag kalim egrileri goriilmektedir.

— Fotonlar

........ Agir iyonlar

0.1+ .
E i Dion \ AN D?‘ \
s ] hY
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Sekil 3.15. Agir iyonlarin ve fotonlarin sag kalim oranlarmin verilen doz miktarina bagli olarak degigimi.

Fotonlar ile agir iyonlar arasindaki bu fark, geceklestirdikleri farkli iyonizasyondan
kaynaklanir. Agir iyonlar yiiksek iyonizasyon yaparken (High LET), fotonlar diisiik
iyonizasyon yaparlar (Low LET). LET arttik¢a Gy basina 6len hiicre sayis1 artar ve
Sekil 3.15.’te goriildiigli ilizere sag kalim egrisi diizlesir. RBE ve LET arasindaki
iligki Sekil 3.16.’da gosterilmistir. Sekildeki 1, 2 ve 3 numarali egriler sirasiyla %80,

% 10 ve % 1 degerindeki hiicre sag kalim oranlarina karsilik gelir.
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Sekil 3.16. RBE degerinin LET araligina bagl olarak degisimi.

Sekil 3.16.’da goriildiigii tizere LET’in 10 keV/um degerine kadar artis1 ile paralel
olarak RBE degeri yavas bir sekilde artar. LET 10-100 keV/pm arasinda iken bu artis
hizlanir. 100 keV/um de ise RBE maksimuma ulastiktan sonra diiser [89]. Sekil
3.17.°de ise ¢esitli iyonlar ve protonlar i¢in genis LET ile RBE ile arasindaki iligki

gosterilmistir.



45

|
RBE Proton
Heavy Ions
! N\
25 100 200 keV/um LET

Sekil 3.17. Farkli parcaciklar icin RBE ile LET arasindaki iligki.

Sekil 3.17.’de goriildiigii iizere maksimum degerine ulasana kadar RBE, LET degeri
arttikca RBE tiim parcaciklar i¢in artis gdstermekte ve RBE degerinin maksimum
oldugu LET her bir par¢acik i¢in farkli olmaktadir. Protonlara nazaran karbon
iyonlar1 niifuz edilen dokuya girdiklerinde RBE degerleri c¢ok yavas artis

gostermistir.

Ortalama RBE degeri protonlar i¢in 1.0 veya 1.1, karbonlar i¢in 3 olarak kabul edilir
[90]. Protonlarin RBE degerlerinin X 1sinlarina benzemesinden dolay1 protonlar
onkolojik hastaliklarda gilivenli olarak kabul edilir. Karbon iyonlarinin RBE
degerlerinin protonlardan daha yiiksek olmasinin sebebi karbon gibi agir iyonlarin
protonlardan daha derin doz profili iiretmelerinden kaynaklanir. Bununla birlikte
Sekil 3.17.’de goriildiigli gibi dokularla etkilesen karbon gibi agir iyonlarda giris
bolgesinde RBE az oranda artis gosterir. Bu durum tiimor tedavi siirecinde karbon
iyonlarin1 protonlara goére daha avantajli kilar. Ancak derine yerlesmis tiimorleri
tedavi etmek icin karbon enerjileri ¢ok daha biiyiik olmalidir. Ornegin 16 c¢cm
derinlikli bir suya niifuz eden proton enerjisi 150 MeV civarindayken, aym
radyolojik derinlikte karbon iyonlariyla basari elde edilebilmesi i¢in 3000 MeV veya
250 MeV/u enerji gereklidir [91].
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3.2.2. Oksijen etKisi

Radyasyonun maddeyle etkilesmesinde RBE’nin yanisira diger 6énemli bir biyolojik
etki oksijen etkisi olarak adlandirilir. Diisiik oksijen oranina sahip hiicreler (hipoksik
hiicre) normal oksijen oranina sahip hiicrelerden (aerobik) daha fazla radyasyona
direng gosterirler. Dolayisiyla tiimor tedavisinde hipoksik hiicreleri yok etmek icin
daha fazla doza ihtiya¢ vardir [92]. Bu etki Oksijen Artirma Orani (Oxygen

Enhancement Ratio-OER) ile parametrize edilir ve

Dhipoksik
OER = —UPoxstx
Daerobik

seklinde tanimlanir. Dyjposik  sabit miktarda hipoksik hiicreyi yok etmek igin agir

iyonlarda gerekli doz miktart, D,eropik Sabit miktarda hiicreyi yok etmek i¢in gerekli
doz miktaridir. Sekil 3.18.°de hipoksik hiicreler ve aerobik hiicreler i¢in farkli LET

degerlerinde sag kalim egrileri gosterilmektedir.

10 F T T T TS
]
2
E 1w} ]
E , vere X ray, aer ]
)%n! B =t X ray, hyp, OER=29
@ = 3%eV/um, aer
o2 = 3%eV/um, hyp., OER=26 1
2 === 11BkeV//um, aer.
0= F — Ykel/um, hyp, OER=15
5 ]
2
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Sekil 3.18. Karbon iyonlari ve X 1gmlari i¢in bobrekteki tamorli dokuda bulunan hipoksik hiicre ve aerobik

hiicrelerdeki sag kalma oranlarinin farkli LET degerleri i¢in doza bagli degisimi.
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Sekilden goriildiigli lizere OER, LET degerine agik olarak baghdir. X 1sinlari igin
OER degeri 3 civarindir. X 1sinlart icin OER degerinin 2.5 ile 3 arasinda olmasi,
hipoksik hiicreleri yok etmek icin gerekli doz miktarinin ayni kosullar altindaki
aerobik hiicreleri yok etmek i¢in gerekli olan doz miktarindan 2.5 - 3 kat daha fazla
olmast anlamina gelir. OER degeri yiiksek enerjili karbon demetlerinde diisiik LET
degerinde 2.6 civarinda iken diisiik enerjili ve yiiksek LET’li oldugu Bragg pikine
yakin kisimda 2’ye diiser. Boylece OER degerinin karbon gibi agir iyonlar i¢in daha
az oldugu ve dolayisiyla X 1sinlarina nazaran agir iyonlarla bir tiimérli hiicreyi yok

etmek icin gerekli doz miktarinin daha az oldugu goriilmektedir.

RBE ve OER arasindaki iliski Sekil 3.19.’da goriilmektedir. RBE degerinin 1.1
olmast ve OER etkisinin X-1ginlarina yakin olmasi sebebiyle protonlar radyasyon

tedavisinde giivenli olarak kabul edilir [93].
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Sekil 3.19. Radyoterapide kullanilan gesitli par¢aciklarin RBE ve OER degerleri.

Tiim fiziksel ve biyolojik uygunluklar1 agir iyonlar1 da radyasyon tedavisi i¢in iyi bir
secenek yapar. Ameliyat edilemeyen ve radyasyona ¢ok direngli bas, boyun ve beyin
tiimorleri agir yiiklii pargaciklar kullanilarak tedavi edilebilir. Bdylece proton ve agir
iyonlarla yapilan hadron terapi geleneksel 1sinlarla yapilan radyoterapideki

kisitlamalarin istesinden gelinmesini saglamistir.



BOLUM 4. GEANT4 SIMULASYON PROGRAMI

4.1. Monte Carlo Metodu

Monte Carlo yontemi istatiksel yontemlerle, problemlere olasilik teorisine dayali
¢ozlimler sunan sayisal bir tekniktir. Monte Carlo metodu, genellikle analitik
algoritmalarla tam bir sonu¢ alimmasi miimkiin olmayan durumlarin
modellenmesinde kullanilir. Monte Carlo metodunun, II. Diinya savasi sirasinda
Manbhatten projesinde yer alan ve niikleer silahlarin tasarimin1 amacglayan Polonyali
matematik¢i Stanislaw Ulam tarafindan, 1946’da niikleer reaksiyon teorilerinde
karsilagilan karmasik integrallerin ¢oziimii i¢in Onerildigi kabul edilir [94]. Bu
onerme Von Neumann, Nicholas Metropolis ve arkadaslari tarafindan gelistirilerek
daha sistematik hale getirilmistir [95]. Metropolis, Pensilvanya Universitesi’nde
1948 yilinda kurulan diinyanin ilk elektronik dijital bilgisayarinda (ENIAC) ilk

Monte Carlo hesaplamasini gergeklestirmistir [96].

Monte Carlo metodu ile ele alinan durum i¢in tam ve dogru tanimlamalar yapilarak,
durumun gelisigiizel davranislari incelenir. Bu teknik temelde rastgele say1 tiretimine
dayanir. Hesaplamalarin biiyiik bir kismi1 diizgiin dagilimli, cesitli istatiksel testleri
saglayabilen ve (0 ile 1) araliginda liretilen, tekrarlanabilir, sozde gelisigiizel sayilara
dayandirilir. Gergekte bu sayilar diizgiin dagilimli ve birbirinden bagimsiz sayilar
degildir. Bu nedenle bilgisayarda tiretilen bu sayilara s6zde gelisigiizel sayilar denir.

Sonu¢ olarak Monte Carlo metodu, gercek bir durumun stokastik (olasiliksal)
modelini (gelisigiizel degiskenlerin 6zelligine bagli olarak degisen durum) olusturup,
bu model {lizerinden 6rnekleme simiilasyonlar olusturma teknigi olarak tanimlanabilir

[97].
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Kiigiik problemlerde bu teknigin kullanilmasi, probleme analitik ¢oziim
bulunmasindan daha fazla ¢aba gerektirir. Ancak karmagsik problemlerde Monte
Carlo teknigi kullanmak avantajlidir. Karmasik problemler i¢in nispeten hizh
sonuglar vermesine ilaveten, Monte Carlo simiilasyonlar1 bir¢ok avantaj sunar.
Ornegin sistem iizerindeki karmasik yapilar analiz edilebilir, bunlar iizerinde
denemeler yapilabilir ve bir sistemin modeli kurulduktan sonra farkli durumlar igin
bu model tekrar tekrar kullanilabilir. Ancak Monte Carlo simiilasyonlari istatistiksel
hatalara agik oldugundan, bu agidan karsilastirildiginda analitiksel ¢oziimlerden daha

az avantajhdir.

Giliniimiizde Monte Carlo metotlar1 ekonomiden niikleer fizige birgok siirecin
giivenilir parametrik tablosunu gelistirmek igin kullanilir. Ornegin, radyasyonun
madde ile etkilesimi i¢in fiziksel bir siire¢ kesin olarak elde edilemeyeceginden,
radyasyonun bir ortamda yayillmasi ¢alismalarinda Monte Carlo metotlarinin
kullanilmast ¢ok faydalidir. Ciinkii tek bir parcacigin madde i¢inde maruz kaldig
etkilesme tiiriinden (sagilma, sogurulma, yok olma vs.) kesin olarak emin olmak
miimkiin degildir. Radyasyonun maddeyle etkilesmesini simiile etmek i¢in kullanilan

yaygin MC metotlar1 arasinda Geant4, Fluka [98], MCNP [99] sayilabilir.

4.2. Geant4 Simiilasyon Paketi

Geant4 (GEometry ANd Tracking) Monte Carlo metodu araciligiyla madde iginde
pargaciklarin gegiginin benzetiminin yapildigi nesneye dayali (object-oriented) ve
C++ programlama dilini kullanan bir simiilasyon paketidir. Geant4 programinin
kokeni 1993 yilinda CERN (Europaen Council for Nuclear Research) ve KEK’te
(The High Energy Accelerator Organization) birbirinden bagimsiz yiiriitiilen iki ayr
calismaya uzanir [100]. Her iki grup tarafindan, o donem mevcut olan, FORTRAN
programlama dilinde yazilmig Geant3 programi [101] gelistirilerek daha modern
bilgisayar programi seviyesine getirilmeye ¢alisildi. 1998 yilinda CERN tarafindan
Geant3 programinin modifiye edilmesiyle Geant4 programi elde edildi [102]. Geant4
programini gelistirme ve destekleme ¢alismalar1t ESA (The Europen Space Agency),
CERN, KEK ve SLAC (Stanford Linear Accelerator Center) gibi birgok kurulus ve
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tiniversite tarafindan gergeklestirilen genis bir uluslararast is Dbirligiyle

surdirilmektedir.

Baslangigta yiiksek enerji fizigi deneyleri i¢in tasarlanmis olmasina ragmen, Geant4
yeni nesil gereksinimlerine yanit olarak gelistirilerek, glinlimiizde niikleer fizik,
hizlandirict fizigi, medikal fizik, astrofizik ve uzay bilimi gibi bir¢cok alanda
kullanilabilmektedir.

Geant4 simiilasyonlar1 ile parcacigin madde i¢inde tasinimi hakkindaki bilgilere
ulagilabilir. Yani pargacigin madde igindeki taginim siirecinde pargacigin hedef
malzemenin atom ve c¢ekirdegiyle etkilesme olasiligi ve bu siire¢ boyunca
momentum, konum ve enerji gibi fiziksel nicelikleri izlenebilir. Pargaciklarin taginim
stireglerindeki etkilesmeleri Geant4’te kullanilan modeller ile saglanir. Sonug olarak
Geant4 simiilasyonlar1 ile birincil pargacik ve etkilesmelerde olusan ikincil
parcaciklar tamimlanmis simiilasyon hacminin sonuna gelinceye kadar veya yok

oluncaya kadar her adimda izlenir ve taginim siirecindeki bilgilere ulasilir.

Parcaciklarin madde igerisinden gegisinin Geant4 ile simiile edilmesinde temel

konular

- Geometri ve materyal

- Pargacigin maddeyle etkilesimi

- Izleme yénetimi (tracking management)

- Sayisallagtirma ve ¢arpma yonetimi (digitisation and hit management)

- Gorlintiileme ve kullanici ara yiizii

bagliklar1 altinda kategorize edilebilir.

4.2.1. Geant4 geometrisi

Geant4 simiilasyon arac1 geometrik modellerin (basit veya karmasik) olusturulmasini

saglayacak sekilde tasarlanmistir. Yiiksek enerji fizigi deneyleri icin tasarlanan
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pargacik dedektorlerinin yani sira, astrofizik arastirmalari igin tasarlanan uzay

araglar1 ile medikal uygulamalar i¢in tasarlanan insan fantomlar1 gibi geometriksel
bigimler Geant4’te kullanilan yaygin modellemelerdir.

Sekil 5.1.’de farkli bigimlerdeki kiiresel, silindirik, koniksel bi¢imli g¢esitli

geometriksel yapilarin Geant4’te simiilasyonu gosterilmektedir.
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Sekil 4.1. Geant4 simiilasyon paketi yardimiyla tasarlanmis bazi geometriksel yapilar [103].

Geant4’te malzemenin sekli ve hacmi kullanici tarafindan belirlenebilir.
Parcaciklarin malzeme igerisinde yayilmalari demet pargacigin ve hedef malzemenin
ozelliklerine baghdir. Dogadaki malzeme, elementler, molekiiller, kimyasal
karisimlar veya izotoplardan olusabilir. Geant4’te kullanicinin kullanimina olanak
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saglayan yiizlerce element, molekiil ve izotop tanimlamasi mevcut olup istenilen

yapida malzeme olusturulmasi miimkiindiir.

4.2.2. Geant4’te parcaciklar

Geant4 simiilasyon paketi fotonlar, leptonlar, mezonlar, baryonlar, kuarklar ve
gluonlar gibi kategorilerin iginde, program igerisinde 6n tanimli pek ¢ok parcacik
¢esidinin kullanimina olanak saglar. Geant4’te her bir parcacik, adi, kiitlesi, yiikii ve

ortalama yasam siiresi gibi 6zellikleriyle tanimlanir.

Geant4 simiilasyonlarinda kullanict her bir olay i¢in, pargacik tipi, pargacigin
baslangi¢ konumu, yonii, enerjisi ve momentumu gibi 6zelliklerini tiim detaylariyla
tanimlamalidir. Her bir baglangi¢ 6zelligi sabit bir degere’

atanabilir veya bir dagilim fonksiyonuyla modellenebilir.

4.2.3. Geant4’te fizik modelleri

Geant4, 250 eV ile birkag PeV arasindaki genis enerji araliginda parcaciklarin madde
ile etkilesimini ele alan kapsamli bir dizi fiziksel siire¢ igerir. Elektromanyetik, optik
ve hadronik gibi ana siiflara ayrilan bu siireclerin her biri i¢in uygulama alanina

0zel pek c¢ok fizik modeli gelistirilmistir.

4.2.3.1. Elektromanyetik etkilesim modelleri

Geant4 elektromanyetik siiregleri lepton, foton ile yiiklii hadron ve iyonlarin
maddeyle etkilesimlerini iceren, standard ve diisiik enerji olarak adlandirilan iki
paket igerir [104]. Standard elektromanyetik paket, 1 keV ile 10 PeV arasindaki
enerjilerdeki etkilesimleri ele alirken, diisiik enerji paketi daha diisiik enerjilerdeki
etkilesmeleri (elektron ve fotonlar i¢in 250 eV, hadron ve iyonlar igin 1 keV’in

altinda) modeller.
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4.2.3.2. Hadronik etkilesim modelleri

Geant4’te farkli enerji araliklar i¢in farkli hadronik etkilesme modelleri kullanilir.
Sekil 4.2.’de Geant4’te kullanilan hadronik modeller gecerli olduklar1 enerji

araliklari ile birlikte gosterilmekte olup bu modellerin bir kism1 hakkinda kisaca bilgi

verilmistir.
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Sekil 4.2. Geant4’ te kullanilan baz1 hadronik modeller ve gegerli olduklari enerji araliklari.

Kuark-Gluon String (QGS) modeli ~15 GeV tizerindeki enerjilerde hadron-hadron,

hadron-¢ekirdek ve ¢ekirdek-¢ekirdek etkilesimlerini tanimlar.

Kuark-Gluon String Precompound (QGSP) modeli QGS modeline Precompound (P)
modeli eklenerek elde edilir. Modelin Precompound kismi1 baslangigtaki etkilesmeler

sonrasinda kalan ¢ekirdegin de-eksitasyon siirecini ele alir [98].

Geant4, yiiksek enerjilerde gegerli string modellere ek olarak yiiksek enerji
modellerini tamamlayic1 kaskat (cascade) modeller (Binary ve Bertini (BERT))
tanimlar. Bu modellerden 6rnegin Binary cascade (BIC) modeli elastik olmayan

hadron sagilmasi i¢in son durumu iiretir. Bu model 10 GeV’un altindaki enerjilerde
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proton ve nétron tesir kesitlerini iiretmekte bagarilidir. Piyonlar i¢in ise bu model 1.3

GeV altinda saglikli sonug verir.

Geantd’te parcacitk demetlerinin yapacagi elektromanyetik etkilesmeler icin
EmStandardNR ve hadronik etkilesmeler i¢in ise G4FElastic modelleri
kullanilabilecek modellerdendir. EmStandardNR modeli ile iyonlar ve hadronlar i¢in
100 TeV enerjiye kadar gergeklesebilen elektromanyetik siiregler ele alinabilirken,
medikal uygulamalarda kullanilabilen hadronik etkilesme modellerinden G4Elastic

esnek olmayan hadronik etkilesmeler i¢in kullanilir.

Geant4’te diisiik enerjili alt paketin atomik de-eksitasyon siireclerini ele alan
G4EmstandardPhysics_option3 elektromanyetik modeli, genisletilmis
elektromanyetik oOrneklerle QGSP_BIC EMY modelinin referans fizik listesinde
kullanilir [104].

4.2.3.3. Geant4’te kesmeler

Parcaciklarin maddeyle etkilesimleri boyunca sahip olduklar1 toplam enerji,
eksitasyon veya iyonizasyonla siirekli kaybedilen enerji ve ikincillerin tiretilmesi igin
harcanan enerji olarak iki sekilde kaybedilir. Geant4’te ikincillerin tiretilmesi igin
gerekli enerji diretim esigi ( E.,; —production thresold) olarak adlandirilir. ikincil
parcaciklar iiretim esiginden daha diisiik enerjilerde olusturulamaz. Bu esik degeri
Geant4’te mm cinsinden belirlenir ve menzil kesmesi (range cut) olarak adlandirilir.
Buna gore menzil kesmesi, elektromanyetik etkilesmelerden sonra olusan gama,
elektron, pozitron gibi ikincil parcaciklarin iiretim esigine karsilik gelen aralik olarak
tanimlanir. Elektron, pozitron ve gamaya ilaveten, ¢ekirdekle olan elastik hadronik

etkilesimler i¢in protonlara da kesme uygulanabilir.

Geant4’te tiim parcgaciklar, bozunma veya etkilesim sebebiyle sifir kinetik enerjiye
ulasip, yok oluncaya dek izlenir. Her pargacik izi birgok adimdan olusur. Pargacigin
hedef malzemede bir sonraki etkilesme mesafesine kadar aldig1 yola maksimum adim
uzunlugu denir. Her bir adim pargacigin maddeyle etkilesimi hakkindaki tiim bilgileri

igerir.



BOLUM 5. BULGULAR VE TARTISMA

Doku ortaminda pargacik iletiminin benzetimini yapmak igin c¢esitli fantomlar
kullanilabilir. insan viicudunun biiyiik kismi su i¢erdiginden hadron terapi tedavi
planinin dogrulukla yapilabilmesi i¢in, yliklii parcaciklarin derin doz dagilimlarinin

su veya benzeri bir durdurucu ortamdaki profilleri biiyiik 6nem tasir.

Bu bolimde dokuyu temsil etmek ic¢in suyun (H,0) ortam olarak secilmesiyle
gercgeklestirilen simiilasyonlarin sonuglar1 verilmistir. Oncelikle ayn1 enerjilerdeki C,
N, O gibi agir iyonlar su ortamina gonderilerek derin doz dagilimlar1 elde edilmistir.
Sonrasinda su ortamina gonderilen farkli enerjilerdeki proton demetleri i¢in, farkli
Geant4 fizik modelleri kullanilarak elde edilen simiilasyon sonuglari deneysel
verilerle karsilastirilmis ve bir sonraki asamada g¢aligmalara proton demetleriyle
devam edilerek, farkli enerjilerdeki proton demetleri icin, Geant4 parametrelerinden
menzil kesmesi (range cut) ve maksimum adim uzunlugu (stepmaks) i¢in farklh
degerler kullanilarak bu parametrelerin doz dagilimina etkileri arastirilmistir. Son
olarak da, ortalama iyonizasyon potansiyeline bagli olarak Bragg pik, FWHM
degerleri ve  FWHM degerinin deneysel sonuglardan elde edilen hata aralif

hesaplanarak, simiilasyon sonuglar1 deneysel verilerle karsilastirilmistir.
5.1. Su Fantomu

Simiilasyon ¢alismalarindaki her bir asamada pargacik demetleri 40 x 40 x 40 cm3
boyutlarindaki kiibik su fantomuna gonderilmistir. Sekil 5.1.°’de bu c¢alisma
kapsaminda yapilan simiilasyonlarda kullanilan kiibik su fantomu ile birlikte fantoma
gonderilen agir iyonlarin yaptigi etkilesmelere bir Ornek gosterilmektedir.
Geant4'teki mavi renkli cizgiler pozitif, kirmiz1 renkli ¢izgiler negatif ve yesil renkli

cizgiler yiiksliz pargaciklari temsil etmektedir.
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Sekil 5.1. Geant4 kiibik su fantomu ve fantoma gelen pargacigin yaptig etkilesmeleri gosteren bir 6rnek.

5.2. Su Ortamma Gonderilen Farkhh Radyasyon Tiirlerinin Derin Doz

Dagilimlan

Proton demetleri ile yapilan simiilasyon ¢aligmalarina gegmeden once niikleon basina
400 MeV enerjiye sahip karbon (C), azot (N) ve oksijen (O) agir iyonlari, kiibik su
fantomuna (40x40x40 cm3) gonderilmistir. Gonderilen pargacik demetlerinin,
yapacagi elektromanyetik etkilesmeler i¢in EmStandardNR ve hadronik etkilesmeler
icin G4lonBinaryCascade ile G4Elastic modelleri kullanilmistir (Bknz. Bo61.4).
EmStandardNR modeli ile iyonlar ve hadronlar icin 100 TeV enerjiye kadar
gerceklesebilen elektromanyetik siiregler ele alinabilir. Medikal uygulamalarda
kullanilabilen hadronik etkilesme modellerinden G4Elastic esnek olmayan hadronik
etkilesmeler i¢in kullanilirken, BinaryCascade 100 MeV ile 3 GeV araligindaki
inelastik hadronik etkilesmeler i¢in kullanilabilen bir pakettir [106]. Yine ¢alismanin
bu kisminda menzil kesmesi 0.005 mm ve maksimum adim uzunlugu 0.05 mm

olarak sec¢ilmistir.
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Sekil 5.2.’de s6z konusu iyonlarin derin doz dagilimlarinin (depth dose distribution)

elde edildigi simiilasyon sonuglar1 verilmektedir.
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Sekil 5.2. Su ortamina génderilen 400 MeV/u enerjili farkli radyasyon tiirleri i¢in derinligin fonksiyonu olarak

birim uzunluk basima depo edilen doz miktarlari.

Sekil 5.2.’den goriildiigii gibi atom numaras1 daha biiyiik olan parcacik demetleri
daha derin doz profili iretirler. Bunun nedeni Esitlik 3.5.te goriildiigii iizere
durdurma giiciiniin, dolayisiyla nicelik olarak esdegeri olan LET in gelen pargacigin

yiikiine kuadratik (Z%) olarak bagliligidir.

Fotonlarin aksine protonlar ve agir iyonlarin yollarinin sonuna dogru birim uzunluk
basina depo ettikleri doz (Lineer Energy Depositon - (Me/V/mm)) artar. Boliim 3’te
bahsedildigi tizere karbon gibi agir yiiklii pargaciklar protonlardan farkli olarak
etkilestikleri ortamlarda niikleer parcalanmalar sebebiyle ¢ok sayida niikleer parcacik
olustururlar. Hadron terapide niikleer pargalanma reaksiyonlari sonucu olusan ikincil
pargaciklar birincil parcaciklardan daha uzun menzile sahip olup [107], radyasyon
alaninin degigmesine sebep olurlar ve gelen pargacigin kiitle ve yiikiiniin artmasiyla
niikleer par¢alanma reaksiyonlar1 artar. Bu durum Sekil 5.2.°de ilgilenilen her bir

iyona ait Bragg pikinin arkasinda doz kuyruklar1 olarak kendini gostermektedir. Bu
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kuyruklarin varligi saglikli dokulara doz iletimine neden olmasi sebebiyle

istenmeyen bir durumdur.

Karbon iyonlar1 i¢in bazi par¢alanma reaksiyonlari

. 120 L 11g 4 1H
. 125 11C4q

. 120, 10 4 2|
. 120 L, 105 4 2
- 12C > “He + ®Be

seklindedir. Parcalanma reaksiyonlar1 sonucu olusan ikincil parcaciklar, 6zellikle
ndtronlar kanser riskine sebep olur. Protonlarla yapilan kanser tedavisinde ikincil
ndtronlarin katkist %1 civarinda iken, C, N,O gibi agir yiiklii pargaciklar icin katki
bu degerin iizerindedir [108]. Bu nedenle Z > 10 olan agir iyon demetlerinin hadron
terapide kullanimi nispeten daha smirli olmakla birlikte karbon, azot, oksijen gibi
neondan daha hafif kiitleli parcaciklar icin (Z < 10) parcalanma reaksiyonlari
ozellikle aktif tarama sistemlerinin kullanildig1 tedavilerde kabul edilebilir bir
limittedir. Ancak yine de agir iyonlarda enerji arttikga ikincil kanser riski
artacagindan, yliksek enerjilere ihtiya¢ duyulan (E > 200 MeV/u) derine yerlesmis
farkli tipteki timdrlerde proton demetleri ile radyasyon tedavisi daha gilivenilir kabul

edilebilir [109].

5.3. Farkhh Geant4 Fizik Modellerinin Protonlarin Derin Doz Dagilimlarina

Etkisi

Geant4, demet parcaciklarin maddeyle etkilesimlerinin simiilasyonu i¢in ¢ok cesitli
sayida fizik modelinin kullanimina olanak saglar (Bknz. Boliim 4.2). Proton ve
proton demetlerinin ikincilleri (proton, alfa, gama, elektron gibi) tarafindan depo
edilen doz miktar1 kullanilan modele gore farklilik gosterir. Bu durumu analiz etmek
amaciyla calismanin bu kisminda farkli fizik modelleri kullanilarak c¢esitli

enerjilerdeki (125, 150, 190 ve 230 MeV) proton demetlerinin su ortaminda
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olusturduklar1 doz dagilimlar1 elde edilmis ve simiilasyon sonuglart Almanya’daki
Rnicker Proton Terapi Merkezi’nden (RPTC) alinan deneysel veriyle [110]

karsilastirilmistir.

5.3.1. StandardNR + elastic

Calismanin bu kisminda elektromanyetik etkilesme (EMI) igin standardNR ve
hadronik etkilesme (HI) icin de elastic (G4ELastic) model kullanilmistir (Bknz.
Boliim 5.2). StandardNR protonlarin atom ¢ekirdegiyle c¢oklu sagilmalarini ve
protonlarin atom elektronlariyla etkilesmelerini igerirken, elastic model esnek
hadronik etkilesimleri igerir. Geant4 parametrelerinden menzil kesmesi ve

maksimum adim uzunlugu i¢in ise sirastyla 0.001 mm ve 0.01 degerleri secilmistir.

Sekil 5.3.’te, yukarida sozii edilen Geant4 fizik modelleri kullanilarak 4 farkli
enerjideki proton demetinin su igindeki derin doz dagilimlari verilmistir. Ayrica
sekilde yine su ortamina gonderilen ve simiilasyonlarda kullanilan her bir enerjideki
proton  demetlerinin  deneysel doz dagilimlart [110]  gosterilmektedir.
Simiilasyonlarda kullanilan olay sayilar1 deneydeki olay sayilarindan farkli
olabileceginden uygun bir karsilastirma yapabilmek icin tez boyunca simiilasyonda
elde edilen doz dagilimu ilgili enerjide deneyden elde edilen doz dagilimina fantomun

giris bolgesinde normalize edilmistir.
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Sekil 5.3. Su ortamina gonderilen 125, 150, 190, 230 MeV enerjili protonlarin standardNR ve elastic modelleri
kullanilarak elde edilen teorik derin doz dagilimlarinin RPTC’den elde edilen deneysel veriyle [107]

karsilastirilmasi.

Sekilden gortildigi tizere fizik modeli olarak standardNR ve elastic modellerinin
kullanilmasiyla elde edilen doz dagilimlar1 c¢alisilan tiim proton enerjileri igin pik
konumu itibariyle deneyle uyumlu sonug verseler de, piklerin yiiksekligi ve doz giris
bolgesi agisindan deneyle uyumsuzdurlar. Ciinkii inelastik etkilesim geciren
ikinciller pik-giris bolgesi oranini bilyiik 6lgiide etkilerler. Bu agamada sadece
elektromanyetik ve esnek etkilesme modelleri kullanildigindan ikincillerin pik-giris

bolgesi oranina katkist yoktur.
5.3.2. StandardNR + QGSP_BIC_EMY

Bu kisimda elektromanyetik etkilesmeler icin ele almak i¢in standardNR modeli ve
hadronik etkilesmeler i¢in de Quark-Gluon String Precompound (QGSP), Binary Ion
Cascade (BIC) ve Electromagnetic Y (EMY) modellerini iceren QGSP_BIC EMY
modeli kullanilmistir. QGSP (Quark-Gluon String Precompound) niikleonlarin
hadronik etkilesmelerini tanimlarken, BIC iyonlarin inelastik etkilesmesini ve EMY

tim parcaciklar icin elektromanyetik etkilesmeleri tanimlar (Bknz Bolim 4). Sz



61

konusu modeller kullanilarak farkli enerjili proton demetleri i¢in simiilasyonlardan
elde edilen derin doz dagilimlart RPTC’den elde edilen deneysel veri ile birlikte
Sekil 5.4.’te verilmistir.
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Sekil 5.4. Su ortamina gonderilen 125, 150, 190, 230 MeV enetjili protonun standardNR ve QGSP_BIC_EMY
modelleri kullanilarak elde edilen teorik derin doz dagilimlarinin RPTC’den elde edilen deneysel

veriyle karsilastiriimast.

Simiilasyonlarda standardNR ve QGSP_BIC EMY modelleri kullanilarak elde
edilen doz dagilimlar1 farkli proton enerjileri ig¢in yine pik konumu bakimindan
deneyle uyumlu sonug¢ vermektedirler. Ancak piklerin yiiksekligi agisindan elastic
modele gore QGSP_BIC _EMY, deneyle nispeten daha tutarli sonu¢ verse de uyum

siurl seviyede goriinmektedir.

5.3.3. StandardNR + QGSP_BIC_EMY + elastic

Son olarak da elektomanyetik etkilesme i¢in yine standardNR ve hadronik etkilesme
icin ise QGSP_BIC_EMY ve elastic modeller birlikte kullanilarak farkli proton
enerjileri i¢in derin doz dagilimlar1 elde edilmis ve sonuclar RPTC’den alinan

deneysel veri ile karsilastirtlmistir (Sekil 5.5.).
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Sekil 5.5. Su ortamina gonderilen 125, 150, 190, 230 MeV enerjili protonlarin standardNR, QGSP_BIC_EMY
ve elastic modelleri kullanilarak elde edilen teorik derin doz dagilimlarinin RPTC’den elde edilen

deneysel veriyle karsilagtirilmasi.

Sekilden goriildiigi gibi standardNR, QGSP_BIC_EMY ve elastic modelleri birlikte
kullanilarak elde edilen doz dagilimlar1 ¢alismaya konu olan tiim proton enerjileri

icin deneysel veriyle oldukc¢a uyumlu sonuglar vermektedirler.

5.4. Doz Dagiliminin Geant4 Parametrelerine Bagimlihg:

Bu asamada Geant4 parametrelerinden menzil kesmesi ve maksimum adim
uzunlugunun protonlarin derin doz dagilimi (Bragg egrisi) ve parcacik menzili
tizerindeki etkisinin arastirilmasi amaclanmistir. Bu amagla baslangi¢ enerjileri 60,
90, 150, 230 ve 250 MeV olan monoenerjik 500000 proton demeti kiibik su
fantomuna gonderilmistir. Ortama gonderilen parcacik sayis1 dalgalanmay1 azaltmak
icin yeterli biiylikliikkte olmakla birlikte, simiile edilen parcacik sayis1 arttikca islem
stiresi (computational time) arttigindan, stireyi kabul edilebilir diizeyde kisa tutmak
icin yeteri kadar azdir. Suyun iyonizasyon potansiyeli ICRU’nun (/nternational
Commission on Radiation Units and Measurements) tavsiye ettigi 75 eV olarak

almmigtir [111]. Protonun derin doz dagilimlari elde edilirken medikal fizik
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uygulamalari i¢in Geant4 Elektromanyetik Standart ¢alisma grubu [112] tarafindan
Onerilen emOption 3 elektromanyetik etkilesme modeli ile esnek ve esnek olmayan
etkilesmeler igin sirasiyla elastik ile binary ion hadronik etkilesme modelleri
kullanilmistir. Farkli menzil kesmesi ve adim uzunlugu kullanildiginda konum
degerleri ve derinlik doz dagilimlari i¢in elde edilen simiilasyon sonuglari sirasiyla,
Uluslararasi Standard ve Teknoloji Enstitiisii (NIST) [64] ve RPTC deneysel verileri
[110] ile karsilastirilmistr.

Boliim 4’te bahsedildigi gibi maksimum adim uzunlugu gelen pargacigin madde
icinde bir sonraki etkilesmeye kadar aldigi mesafe, menzil kesmesi ise ikincil
parcaciklarin (gama, elektron, pozitron) iiretilmesi i¢cin minumum esik degerine
karsilik gelir. Geant4 simiilasyonlarinda iyonizasyon siiregleri sebebiyle her bir adim
sonunda elektron emisyonu gergeklesir [113]. Bu sebeple maksimum adim uzunlugu
menzil kesmesine baglhidir. Geant4’de prensip olarak, dogru bir simiilasyon saglamak
amactyla, kiigiik adim uzunluklar1 ve dolayisiyla kiiciik menzil kesmeleri kullanmak
gerekir. Ancak bu durum biiyiik dl¢iide islem siiresini uzatir. Bu sebeple ii¢ farkli
degerde adim uzunlugu (1, 0.1 ve 0.01 mm) ve dort farkli degerde menzil kesmesi
(1, 0.1, 0.01 ve 0.001 mm) kullanilarak proton demetlerinin ilgili enerjilerdeki doz

dagilimlari ve islem siiresi tizerindeki etkisi analiz edilmistir.

5.4.1. 90, 150 ve 230 MeV enerjili proton demetleri kullanilarak yapilan

simiilasyonlar

Maksimum adim uzunlugunun su ortaminda protonun menzili iizerindeki etkisi
menzil kesmesinin fonksiyonu olarak sirasiyla 90, 150 ve 230 MeV enerjili proton
demetleri i¢in incelenmis olup sonuclar Sekil 5.6. (a), (b) ve (c)’de verilmistir.

Sekillerde ayrica NIST’ ten alinan deger de gosterilmektedir.
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90 MeV proton in water
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Sekil 5.6. (a) Su ortaminda 90 MeV enerjili proton demetleri igin farkli adim uzunluklar kullanildiginda

protonlarin ortalama menzilinin (projected range) menzil kesmesine bagl degisimi.

Sekil 5.6. (a)’da verilen simiilasyon sonuglarina gore, hem menzil kesmesinin hem
de adim uzunlugunun degerlerinin degismesinin 90 MeV gibi nispeten disiik
enerjilerde proton menzili iizerinde onemli bir etkiye sahip olmadigi sonucuna

varilabilir.

150 MeV gibi orta enerji diizeyinde proton demetleri i¢in adim uzunlugunun
etkisinin daha kayda deger oldugu Sekil 5.6. (b)’de elde edilen simiilasyon

sonucunda goriinmektedir.
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150 MeV proton in water
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Sekil 5.6. (b) Su ortaminda 150 MeV enerjili proton demetleri igin farkli adim uzunluklarnt kullanildiginda

protonlarin ortalama menzilinin, menzil kesmesine bagl degisimi.

Sekil 5.6. (b)’de goriildiigii gibi 150 MeV gibi orta enerjili proton demetleriyle
gerceklestirilen simiilasyon sonuglari incelendiginde, adim uzunlugunun 0.01 ve 0.1
mm alindigt durumlar i¢in, menzil kesmesinden neredeyse bagimsiz olarak
protonlarin ortalama menzillerinin birbirine yakin sonu¢ verdigi anlasilir. Ayrica 1 ve
2 mm gibi daha biiylik adim uzunluklar i¢in elde edilen degerler birbirine yakin
olmakla birlikte menzil kesmesinin en diisiik oldugu 0.001 mm degerinde ortalama
menzil degerinin her iki adim uzunlugu i¢in NIST ile en uyumlu sonu¢ verdigi

gortlir.

230 MeV enerjili proton demetleri i¢in ortalama menzil degerlerinin, yine menzil
kesmesine bagl olarak degisimi Sekil 5.6. (c)’de verilmistir. Sekilde daha diisiik
menzil kesmesi veya adim uzunlugu degerlerinde menzilin NIST verileri ile daha
uyumlu oldugu goriilmektedir. Ancak yukarida belirtildigi gibi diisiikk kesme

degerleri simiilasyon siiresini uzatmaktadir. Mevcut ¢alismada menzil kesmesi ve
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adim uzunlugu i¢in 0.01 mm degerinin kullanilmast sadece NIST degerleriyle uyum

acisindan degil, ayrica islem siiresinin uygun olmasi agisindan ideal géziikmektedir.

230 MeV proton in water |
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Sekil 5.6. (c¢) Su ortamuinda 230 MeV enerjili proton demetleri i¢in farkli adim uzunluklart kullanildiginda

protonlarin beklenen menzilinin, menzil kesmesine bagli degisimi.

Ideal kesme degeri belirlendikten sonra 90, 150 ve 230 MeV enerjili proton demetleri
icin hem menzil hem de adim kesmesi 0.01 mm alinarak derin doz dagilimlar1 elde
edilmistir. Ilgili enerjiler icin elde edilen derin doz dagilimlar1 ve deneysel veri [107]

ile karsilagtirilmas1 Sekil 5.7.’de verilmektedir.
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Sekil 5.7. Su ortamina gonderilen 90, 150 ve 230 MeV enerjili protonlarin emOption_3, binary ion ve elastic
modelleri kullanilarak elde edilen teorik derin doz dagilimlarinin RPTC’den elde edilen deneysel

veriyle karsilagtirilmast.

54.2. 60 ve 250 MeV enerjili proton demetleri kullanilarak yapilan

simiilasyonlar

Onkoloji alaninda, melanoma gibi hastaliklar i¢cin ~ 60 MeV ve derine yerlesmis
timorler icin ise 250 MeV olmak iizere, bu aralikta degisen enerjilerdeki proton
demetlerinden yararlanilmaktadir. Ciinkii kliniksel uygulamada bir hastadaki 2.19
cm’deki bir yiizeysel tlimor i¢in gerekli proton enerjisi 50 MeV iken, 37.6 cm’deki
derine yerlesmis bir tiimor icin gerekli enerji 250 MeV civarindadir [112]. Tedavi
uygulamalarinda kullanilan en diisiik ve en yiiksek enerjili proton demetlerinin farkl
menzil kesmesi ve adim uzunluklar1 kullanildiginda ortalama menzillerinde meydana

gelen degisim Sekil 5.8.’de verilmistir.
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Sekil 5.8. (a) Proton terapide kullanilan en diisiik enerjili proton demetlerinin ortalama menzilinin, menzil

kesmesine bagli olarak degisimi.

Sekil 5.8. (a)’da goriildiigi lizere proton terapide kullanilan en diisiik enerjili proton
demeti i¢in tim adim uzunlugu ve menzil kesmesi degerlerinde, proton menzilleri
kullanilan kesmelerden bagimsiz davranis sergilemekte ve her kesme i¢in elde edilen
menziller NIST’ten elde edilen degerle tutarlilik i¢inde goériinmektedir. Buradan 90
MeV asagisindaki enerjilerde menzil kesmesi ve adim uzunlugunun etkisinin
onemsenmeyecek kadar az oldugu sonucuna varilabilir. Sekil 5.8. (b)’de ise en
yiiksek protonla tedavi enerjisi olan 250 MeV degerinde s6z konusu her iki
parametrenin de etkisinin daha da belirginlestigi goriinmektedir. Bu enerjide 0.01 ve
0.1 mm degerindeki adim uzunluklarinda menzil kesmesinden neredeyse bagimsiz
olarak NIST degeriyle tutarli bir sonug elde edilirken, 1 ve 2 mm degerindeki adim
uzunluklarinda ancak 0.001 mm degerindeki menzil kesmesi i¢in NIST degeriyle

uyum saglanmaktadir.
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250 MeV proton in water |
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Sekil 5.8. (b) Proton terapide kullanilan en yiiksek enerjili proton demetlerinin menzilinin kesmesine bagh olarak

degisimi.

Sonug olarak, farkli enerjilerdeki proton demetleriyle yapilan simiilasyon sonuglarina
gore, diisiik enerjili proton demetlerinde adim uzunlugu ve menzil kesmesinin 6nemli
bir etkisi olmadigr sonucuna varilabilir. Proton enerjisi artmasiyla, Geant4
parametrelerinin beklenen menzil {izerindeki etkisi daha kayda degerdir. Genel
olarak tim durumlar i¢in, kiigiik adim uzunlugu ve menzil kesmesi degerlerinde

NIST verileri ile uyum saglanir.

5.5. Simiilasyon Siiresi

Yukarida belirtildigi gibi simiilasyon siiresi kiigiik kesme degerlerinde 6nemli dlgiide
artar. Ayn1 zamanda maksimum adim uzunlu§u menzil kesmesi ile iligkili
oldugundan, kii¢iik adim uzunlugu degerleri de simiilasyon siiresini uzatir. Farkli
degerdeki menzil kesmesi ve adim uzunlugu degerlerinin birim zamandaki proton

sayist lizerindeki etkisi Sekil 5.9.’da verilmistir.
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Sekil 5.9. Farkli menzil kesmeleri ve adim uzunluklarinin, birim zamandaki proton sayisi, dolayisiyla simiilasyon

siiresi tizerindeki etkisi.

Sekilden goriildiigli lizere birim zamanda etkilesmeye giren proton sayisi 0.01 mm
degerindeki adim uzunlugu icin, menzil kesmesinden bagimsiz olmakta, 0.1 mm
degerindeki adim uzunlugu i¢in azalan menzil kesmesiyle azalmakta, 1 mm
degerindeki adim uzunlugu i¢in ise en kiiclik menzil kesmesi olan 0.001 mm’de en
az olacak sekilde dalgalanmaktadir. Buna gore kiigiik kesme degerlerinde simiilasyon
stiresi Oonemli oOl¢iide artacagindan, hem simiilasyon siiresi uygunlugu hem de
deneysel datayla uyumlu olmas1 sebebiyle menzil kesmesinin 0.01 mm se¢ilmesinin

ideal olacag1 sonucuna varilabilir.

5.6. Farkhh Ortalama Iyonizasyon Potansiyeli (< | >) Degerlerinde Proton

Demetlerinin Doz Dagihmlari ve Bragg Pik Konumlar1 Uzerine Etkisi

Bolim 3 Esitlik 3’te verildigi tizere, durdurucu bir ortamda iyonlarin aldiklar1 yol
ortamin ortalama iyonizasyon potansiyeline (< | >) bagl olup, yiiklii pargaciklarin
enerji kayiplar1t ortamin < | > degeri ile ters iliskilidir. < | > degerinin teorik

hesaplamasi [114,115] referansli kaynaklarda ayrintili olarak verilmistir.
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Elementlerin atom numarasina bagli olarak < | > degerinin eV biriminde tahmini i¢in

asagidaki deneysel formiil [116] kullanilabilir:

I~ 19.0 Z=1
I~112+11.7-Z 2<7<13 (5.1)
1~528+871-Z Z>13

Bilesik ve karisimlar i¢in her bir bilesenin katkis1 eklenmelidir.

< | > degeri genellikle deneysel verilerle en uyumlu Bragg egrisini elde etmek
amaciyla degistirilir. Bu sebeple ¢alismanin bu asamasinda literatiirde kayith farkli
< | > degerleri (72, 75, 78, 80 ve 82 eV) igin [117], Bragg egrisinin iyonizasyon
potansiyeline baglilig1 sistematik olarak ¢alisilmistir. Calismada kullanilan proton
demetlerinin doz dagilimlart ve pik konumlar1 analiz edilirken enerji araligi (E)
diisiik enerji (E < 120 MeV), orta enerji (120 MeV < E < 150 MeV) ve yiiksek
enerji (E > 150 MeV) olarak ayr1 ayr1 degerlendirilmistir.

5.6.1. Diisiik enerjili proton demetleri

Bu kisimda diisiik enerji araligindaki (90, 100, 110 ve 120 MeV) proton
demetlerinin doku benzeri ortam olan sudaki derin doz dagilimlar farkli ortalama
iyonizasyon potansiyellerine bagli olarak Geant4 simiilasyon paketi ile simiile

edilmis, sonuglar Sekil 5.10°da verilmistir.
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Sekil 5.10. (a) Diisiik enerji araligindaki 90 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri i¢in derinligin fonksiyonu olarak degisimi.

S6z konusu her bir enerji i¢in verilen sekiller incelendiginde tiim enerjiler igin
ortalama iyonizasyon potansiyelinin artmasiyla Bragg pik konumunun &telendigi ve

yiikseltinin azaldig1 goriiliir.
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Sekil 5.10. (b) Diisiik enerji araligindaki 100 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri igin derinligin fonksiyonu olarak

degisimi.
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Sekil 5.10. (¢) Disiik enerji araligindaki 110 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri i¢in derinligin fonksiyonu olarak degisimi.
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Sekil 5.10. (d) Diislik enerji araligindaki 120 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk bagia diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri icin derinligin fonksiyonu olarak degigimi

Sekil 5.11. (a), (b), (c) ve (d)’de sirasiyla 90, 100, 110 ve 120 MeV enerjili proton
demetleri i¢in elde edilen Bragg pik konumlarimin farkli ortalama iyonizasyon

potansiyeline bagli degisimleri verilmistir.
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90 MeV proton in water
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Sekil 5.11. (a) 90 MeV enerjili proton demetleri icin Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon potansiyeline

gore degisimi (Cizgiler gdze rehberlik yapmasi i¢indir).

90 MeV enerjili proton demeti igin iyonizasyon potansiyelinin 72 eV’dan 82 eV’a
degistirilmesiyle Bragg pik konumunda 61.13 mm’den 62.29 mm degerine artis

gozlenmistir.

Sekil 5.11. (b)’de 100 MeV enerjili proton demetleri i¢cin s6z konusu ortalama
iyonizasyon potansiyel aralifinda, Bragg pik konumunda 73.39’dan 74.6 mm’ye
Otelenme meydana gelmis ve 72 ve 75 eV degerinde pik konumlarinin olduk¢a yakin

degerlerde oldugu gdzlenmistir.
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100 MeV proton in water
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Sekil 5.11. (b) 100 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun iyonizasyon potansiyeline gore

degisimi (Cizgiler gdze rehberlik yapmasi i¢indir).

Sekil 5.11. (c)’de 110 MeV enerjili proton demetleri icin s6z konusu ortalama
iyonizasyon potansiyel araligi i¢in, Bragg pik konumunda 89.14’ten 90.64 mm

degerine 6telenme meydana gelmistir.
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110 MeV proton in water
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Sekil 5.11. (¢) 110 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun iyonizasyon potansiyeline gore

degisimi (Cizgiler goze rehberlik yapmast i¢indir).
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Sekil 5.11. (d) 120 MeV enerjili proton demetleri i¢cin Bragg pik konumunun iyonizasyon potansiyeline gore

degisimi(Cizgiler goze rehberlik yapmasi igindir).
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Sekil 5.11. (d)’de 120 MeV enerjili proton demetleri icin 78 ve 80 eV degerlerinde
pik konumu birbirine olduk¢a yakin degerdedir. Sekil 5.11. (d)’de 120 MeV enerjili
proton demetleri i¢in yine s6z konusu ortalama iyonizasyon potansiyel aralifi igin,
Bragg pik konumu 6telenerek 104.8’den 106.7 mm degerine arttigi gdzlenmistir.Her
bir proton enerjisi i¢in Bragg pik konumlarindaki ortalama iyonizasyon potansiyeline

bagli degisim Tablo 1’de verilmektedir.

Tablo 5.1. Tlgilenilen diisiik enerji arahgmdakiproton demetleri igin Bragg pik konumlarimin ortalama

iyonizasyon potansiyeline gore degisimi.

<I>eV
EQMeV) 72 75 78 80 82 Deney
Bragg pik konumu (mm)
90 61.13 61.53 61.80 62 62.29 | 59.91
100 73.39 73.6 74.02 74.36 74.6 70.7
110 89.14 89.6 90.02 90.43 90.64 87.2
120 104.8 105.3 105.97 106.1 106.7 | 99.58

Sekil 5.12.°de en diisiik (72 eV) ve en yiiksek (82 eV) degerindeki iyonizasyon
potansiyelllerinin kullanilmasiyla elde edilen Bragg pik konumlar1 arasindaki fark

mm cinsinden diisiik enerji bolgesinde ilgilenilen her bir enerji i¢in gosterilmektedir.
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Sekil 5.12. Farkli iyonizasyon potansiyellerinin en diisik (72 eV) ve en yiiksek (82 eV) degerlerinin
kullanilmastyla elde edilen Bragg pik konumlar1 arasindaki farkin ilgili proton enerjilerine goére

degisimi.

Su ortamina gonderilen 90, 100, 110 ve 120 MeV enerjili proton demetinin RPTC
verilerinden elde edilen deneysel pik konumlar1 Tablo 1°de goriildiigii gibi sirastyla
59.91, 70.7, 87.2 ve 99.58 mm olarak verilmistir. Bu asamada konum degeri
itibariyle deneysel konuma en yakin deger < 1> = 72 eV ‘ta elde edilmistir. Fakat
bu sonu¢ deneyle en iyi uyumu elde edebilmek icin yeterli degildir. Ciinkii
simiilasyon sonuglarmin deneyle uyumlu olabilmesi, proton demetlerinin pik
konumu, menzili, giris bolgesi (plateau), penumbra genisligi (doz seviyesinin %80 -
%20 oldugu noktalar arasindaki genislik) ve FWHM degerinin biiyiik Slglide

uyumuna baglidir.

FWHM pikin yar yiikseklikteki genisligini tanimlayan 6nemli bir Bragg pik bigim
parametresidir. Bu sebeple her bir < I > degeri icin FWHM nin incelenmesi de
onemli bir analizdir. Sekil 5.13. (a), (b), (c) ve (d)’de diisiik enerji araligindaki ilgili
proton demetleri icin RPTC’den [109] elde edilen FWHM degerinin deneysel degeri
(kirmiz1 ¢izgi) ile deneysel belirsizlik (tarali alan) ve her bir < I > degeri i¢in

simiilasyonla elde edilen FWHM degerleri (mavi noktalar) verilmistir.
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Sekil 5.13. (a) 90 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmast igindir).

Sekil 5.13. (a)’da goriildiigii lizere iyonizasyon potansiyelinin degismesi 90 MeV’lik
protonlarin olusturdugu Bragg pikinin FWHM degerlerinde onemli bir etkisi
olmamakta ve simiilasyonla elde edilen FWHM degerleri deneysel belirsizlik

sinirlart icinde deneyle tutarlilik gostermektedir.
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Sekil 5.13. (b) 100 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi igindir).

Sekil 5.13. (b)’de goriildiigii gibi 100 MeV enerjili proton demetlerinin simiilasyonla
elde edilen FWHM degerleri i¢in iyonizasyon potansiyeliyle dogru orantili bir artig
gozlenmekte ve yiiksek iyonizasyon potansiyeli degerinde simiilasyonun verdigi

FWHM degerleri deneysel belirsizligin disina ¢ikmaktadir.
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Sekil 5.13. (¢) 110 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi igindir).
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Sekil 5.13. (d) 120 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi i¢indir).
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Son olarak Sekil 5.13. (c) ve (d)’de ise iyonizasyon potansiyelinin degismesiyle
simiile edilen FWHM degerleri hafif bir dalgalanmayla birlikte deneysel FWHM ‘nin

sinirlar1 i¢cinde kalmaktadr.
5.6.2. Orta enerji arahg:

Bu kisimda Geant4 simiilasyonu kullanilarak orta enerji araligindaki (130 ve 150
MeV) proton demetlerinin doku benzeri ortam olan sudaki derin doz dagilimlar

farkli iyonizasyon potansiyellerine bagli olarak simiile edilmistir.
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Sekil 5.14. (a) Orta enerji araligindaki 130 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri igin derinligin fonksiyonu olarak degisimi
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Sekil 5.14. (b) 150 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz miktarlarinin farkl

ortalama iyonizasyon potansiyelleri i¢in derinligin fonksiyonu olarak degigimi.

Sekil 5.14. (a) ve (b)’de goriildiigi {lizere orta enerji araliginda iyonizasyon
potansiyelinin degisimi Bragg pik konumlarinda ve ylkseltisinde diisiik enerji

araligindakine benzer seviyede degisiklige sebep olur.

Sekil 5.15. (a) ve (b)’de sirastyla 130 ve 150 MeV enerjili proton demetleri i¢in
simiilasyonlardan elde edilen Bragg pik konumlarinin iyonizasyon potansiyeline

bagl degisimleri verilmistir.
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Sekil 5.15. (a) 130 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon

potansiyeline gore degisimi (Cizgiler gdze rehberlik yapmasi i¢indir).
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Sekil 5.15. (b) 150 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon potansiyeline

gore degisimi (Cizgiler gdze rehberlik yapmasi i¢indir).
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Sekil 5.15. (a) ve (b)’de gosterilen her bir proton enerjisi i¢in Bragg pik
konumlarindaki iyonizasyon potansiyeline bagli degisim degerleri Tablo 2’de ve bu
degerlere gore belirlenen pik konumlar1 arasindaki fark ise Sekil 5.16.’da

verilmektedir.

Tablo 5.2. lgilenilen orta enerji araligindaki proton demetleri icin Bragg pik konumlarinin ortalama iyonizasyon

potansiyeline gore degisimi.

I(eV)
E(Me 72 75 78 80 82 Deney
Bragg piki konumu(mm)
130 120.729 | 121.365 122 122.296 | 122.835 | 117.12
150 154916 | 155917 | 156.55 | 157.499 | 157.973 | 151.384
yn
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Sekil 5.16. Farkli iyonizasyon potansiyellerinin en diisiik (72 eV) ve en yiiksek (82 eV) degerlerinin
kullanilmasiyla elde edilen Bragg pik konumlar1 arasindaki farkin ilgili proton enerjilerine gore

degisimi.
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Sekil 5.16.’da en diisiikk (72 eV) ve en yiiksek (82 eV) degerindeki iyonizasyon
potansiyelllerinin kullanilmasiyla elde edilen Bragg pik konumlar1 arasindaki fark
mm cinsinden orta enerji bolgesinde ilgilenilen 130 ve 150 MeV igin gosterilmistir.

Sekilde goriildiigii gibi, enerji arttikga derinlik farkinda artis meydana gelmektedir.

Sekil 5.17.’de orta enerji araligindaki ilgili proton demetleri igin FWHM degerinin
deneysel degeri (kirmizi ¢izgi) ile deneysel belirsizlik orani (tarali alan) ve her bir
< I > degeri icin simiilasyonla elde edilen FWHM degerleri (mavi noktalar)

verilmigtir.
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Sekil 5.17. (a) 130 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi igindir).
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Sekil 5.17. (b) 150 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmast i¢indir).

Sekil 5.17. (a) ve (b)’de goriildiigii gibi 130 MeV ve 150 MeV’lik proton enerjileri
icin simiile edilen FWHM degerleri artan iyonizasyon potansiyeline zayif bir
bagimlilik gostererek azalmakta ve nispeten kiiciik < I > degerlerinde (72 ve 75 eV)
deneysel FWHM ile tutarlilik sergilerken, yliksek < I > degerlerinde (78, 80 ve 82
eV) deneysel belirsizligin disinda kalmaktadir.

5.6.3. Yiiksek enerji arahg:

Bu kisimda yiiksek enerji araligindaki (170, 190, 210, 230 MeV) proton

demetlerinin sudaki derin doz dagilimlarimin farkli ortalama iyonizasyon

potansiyellerine bagli degisimi incelenmistir.
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Sekil 5.18. (a) Yiiksek enerji araligindaki 170 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri i¢in derinligin fonksiyonu olarak degisimi
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Sekil 5.18. (b) Yiiksek enerji araligindaki 190 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri igin derinligin fonksiyonu olarak degisimi.
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Sekil 5.18. (c) Yiiksek enerji araligindaki 210 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri i¢in derinligin fonksiyonu olarak degisimi.
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Sekil 5.18. (d) Yiiksek enerji araligindaki 230 MeV enerjili proton demetlerinin birim uzunluk basina diisen doz

miktarlarinin farkli ortalama iyonizasyon potansiyelleri igin derinligin fonksiyonu olarak degisimi.
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Sekil 5.19. (a), (b), (c) ve (d)’de sirasiyla 170, 190, 210 ve 230 MeV enerjili proton
demetleri i¢in elde edilen Bragg pik konumlarinin iyonizasyon potansiyeline baglh

degisimleri verilmistir.
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Sekil 5.19. (a) 170 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon

potansiyeline gore degisimi (Cizgiler gdze rehberlik yapmasi i¢indir).

170 MeV enerjili proton demeti igin iyonizasyon potansiyelinin 72 eV’dan 82 eV’a
degistirilmesiyle Bragg pik konumundaki artis diisiik ve orta enerjili durumlara
nazaran nispeten daha fazladir. Enerjinin artirilmasiyla bu fark daha da belirgin hale

gelir.
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Sekil 5.19. (b) 190 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon potansiyeline

gore degisimi (Cizgiler gdze rehberlik yapmasi i¢indir).
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Sekil 5.19. (c) 210 MeV enerjili proton demetleri i¢in Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon

potansiyeline gére degisimi (Cizgiler gbze rehberlik yapmast igindir).
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Sekil 5.19. (d) 230 MeV enerjili proton demetleri i¢cin Bragg pik konumunun ortalama iyonizasyon

potansiyeline gore degisimi (Cizgiler géze rehberlik yapmasi igindir).

Yiiksek enerji araliginda calisilan her bir proton enerjisi icin Bragg pik
konumlarindaki iyonizasyon potansiyeline bagli degisim degerleri Tablo 3’te

verilmektedir.

Tablo 5.3. llgilenilen yiiksek enerji araligindakiproton demetleri icin Bragg pik konumlarmnm ortalama

iyonizasyon potansiyeline gore degigimi

I(eV

E(Me 72 75 78 80 82 Deney

Bragg pik konumu(mm)

170 |192.825|193.797| 194.77 | 195.62 | 196.35 |188.669
190 |233.693|234.623|235.846| 236.7 | 237.4 |232.418
210 [277.1781279.173280.319|281.168 |282.145| 274

230 3245 | 325.8 | 327.6 |328.762(329.733| 3229
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Sekil 5.20.’de en disiik (72 eV) ve en yliksek (82 eV) degerindeki iyonizasyon
potansiyelllerinin kullanilmasiyla elde edilen Bragg pik konumlar1 arasindaki fark

mm cinsinden diisiik enerji bolgesinde ilgilenilen her bir enerji i¢in gosterilmektedir.

....[;..7.2_31?_@3} ................... ............................ .................

Adepth

1 | [ R | | 1 11 | | I | | I | | [ [ | [ | | 1 |
170 180 190 200 210 220 230
Proton Energy (MeV) ‘

[

Sekil 5.20. Farkli iyonizasyon potansiyellerinin en diisik (72 eV) ve en yiiksek (82 eV) degerlerinin
kullanilmastyla elde edilen Bragg pik konumlar1 arasindaki farkin ilgili proton enerjilerine goére

degisimi.

Yiksek enerji araligi icin iyonizasyon potansiyellerine gore ¢izilen doz
dagilimlarinda diisiik enerji aralifindakilere nazaran Bragg pik konumlari agisindan
nispeten daha belirgin bir farklilik ortaya c¢ikmaktadir. Sekil 5.21.’de simiilasyon
sonucu elde edilen, her bir iyonizasyon potansiyeline karsilik gelen FWHM degerleri

verilmistir.
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Sekil 5.21. (a) 170 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi igindir).
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Sekil 5.21. (b) 190 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi i¢indir).



96

4_ T T T T T T T T T T T T T T T T _l_
50— —
210 MeV proton in water 1
=—— Experiment =
40— —=— GEANT4 —
g L .
E 30
=
%
20
10— —
0 L. I I I | I I I I | I I I I | I I I Ll
65 70 75 80 85

I(eV)

Sekil 5.21. (c) 210 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmast i¢indir).
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Sekil 5.21. (d) 230 MeV enerjili proton demetlerinin iyonizasyon potansiyelinin fonksiyonu olarak FWHM
degerleri ve deneysel verilerden elde edilen FWHM degerleri ve istatiksel belirsizligiyle beraber

deneysel FWHM degeri (Cizgiler goze rehberlik yapmasi i¢indir).
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Sekil 5.21.°de goriildiigli iizere yiiksek enerji araligindaki proton demetlerinin
olusturdugu simiilasyon  doz dagilimlarindan hesaplanan FWHM degerleri
iyonizasyon potansiyeline zayif bir bagimlilik gostermekte ve ilgilenilen tiim enerji

degerlerinde deneysel belirsizlik i¢inde deney sonuglariyla tutarlilik géstermektedir.

Sonug olarak, calisilan tiim enerji araliklart dikkate alindiginda, calisilan araliktaki
ortalama iyonizasyon potansiyelinin artmasiyla, daha kapsamli istatiksel analiz
gerekmekle birlikte, deneysel degerinden uzaklasacak sekilde Bragg pik konumunda
artis gerceklestigi, bu nedenle literatiirde su ortami i¢in Onerilen en kiigiik ortalama
iyonizasyon potansiyellerinin (72eV ve 75 eV) deneyle daha uyumlu sonug verdikleri
sOylenebilir. Bu nedenle ICRU [111] tarafindan da 6nerilen <I>=75 eV degeri ile
birlikte, menzil kesmesi ve adim uzunlugunun her biri i¢in 0.01 mm kullanilarak her
bir enerji aralifini (disiik, orta ve yiiksek) temsil edecek sekilde sirasiyla 120, 150 ve
230 MeV enerjili protonlar i¢in derin doz dagilimlari elde edilmis ve sonuglar
RPTC’nin sonuglariyla karsilastirismistir. Sonuglar 5.22'de gosterilmektedir. Bu
sonuclara gore, yukarida sozli gegen parametrelerin kullanilmasiyla elde edilen

simiilasyon sonuglari, deneysel sonuglarla oldukca tutarlilik gostermektedir.
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Sekil 5.22. Su ortamina gonderilen 120, 150 ve 230 MeV enerjili proton demetlerinin simiilasyonla elde edilen

derin doz dagilimlarinin RPTC’den elde edilen deneysel veriyle karsilastirilmasi.



BOLUM 6. SONUC

Bu tez ¢alismasinda proton terapi i¢in uygun enerji araligindaki proton demetlerinin
su ortamindaki derin doz dagilimlar1 Geant4 simiilasyon programindan yararlanilarak
elde edilmistir. Tez kapsaminda Geant4’te kullanilan fizik modelleri, ¢esitli Geant4
parametreleri (menzil kesmesi ve adim uzunlugu) literatiirde su ortami i¢in 6nerilen
araliktaki ortalama iyonizasyon potansiyelleri kullanilarak simiilasyon calismalari
yapilmis ve sonuglar mevcut deneysel veriyle karsilastirilmistir. Elde edilen
sonuclara gore simiilasyonlarda kullanilan fizik modellerinin doz dagilimi {izerinde
onemli etkisi oldugu goriilmiis, elektromanyetik etkilesmeler icin standardNR,
hadronik etkilesmeler i¢in elastic ve QGSP_BIC_EMY modellerinin kullanimiyla
deneyle uyumlu sonuclar verdigi anlagilmistir. Ayrica, Geant4 parametrelerinden
menzil kesmesi ve adim uzunlugunun doz dagilimina etkisi arastirilmis ve hem
deneysel uyum hem de simiilasyon zamani agisindan, s6z konusu parametrelerden
her ikisi icin 001 mm’nin uygun oldugu sonucuna varilmistir. Son olarak da farkl
ortalama 1iyonizasyon potansiyelleri kullanilarak, c¢esitli enerjilerdeki proton
demetleri i¢in simiilasyonlar yapilmistir. Elde edilen sonuglara goére ortalama
iyonizasyon potansiyelinin artmasiyla, ¢alisilan tiim enerji araliklart i¢in deneysel
degerinden uzaklasacak sekilde protonlarin Bragg pik konumlarinda artis meydana
gelmistir. Bu nedenle literatiirde su igin Onerilen en kii¢iik ortalama iyonizasyon
potansiyellerinin (72 eV ve 75 eV) deneysel veriyle daha uyumlu sonug verdikleri ve

tiim enerji araliklari i¢in kullaniminin 6nerilebilecegi sonucuna varilmistir.
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