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OZET

Hadron terapi hizlandirilmis iyonlarla tiimérleri yok etmek igin kullanilan bir yontemdir.
Hadron terapide dozun biiyiik kismi, birincil pargacik tarafindan tiimor hacmine verilmesine
ragmen, terapdtik iginlar ile hastanin dokulari arasindaki etkilesimlerle iiretilen ikincil
parcaciklarin katkist nedeniyle ihmal edilemeyecek miktarda ek doz birakilmaktadir.
Ozellikle nétronlar, tedavi edilen alandan ¢ok uzaga enerji aktararak ikincil kanser riskini
artirabilmektedir. Bu nedenle hadronlarla tedavide iiretilen ikincil noétronlart karakterize
etmek cok onemlidir. Uretilen ikincil nétronlar detektdrler veya Monte Carlo (MC)
benzetimi gibi yontemlerle belirlenebilmektedir. Bu tez ¢alismasinda PHITS Monte Carlo
benzetim kodu kullanilarak ilk 6nce protonlarla tedavide bas plaka fantomunda kranyum
yerine kullanilan biyomalzemelerin, Bragg pik ve ikincil nétron verimine etkisi incelendi.
Daha sonra kranyuma en yakin sonug veren ii¢ biyomalzemenin He ve C iyon iginlarinin
Bragg pik ve ikincil nétron tiretimine etkisi incelendi. Biyomalzemelerin derin doz egrileri,
ikincil notron tiretimi, ikincil ndtron dozu ve toplam doz sonuglarina etkisi kranyumdan elde
edilen sonuglarla karsilagtirilarak degerlendirilmistir. Sonug olarak bas plaka fantomunda
kullanilan biyomalzemenin yogunlugu arttikga proton 1511 menzilinde %2,28—-70,51
arasinda azalma gergeklesirken, proton basina ikincil nétron verimlerindeki kranyuma gore
artis % 8,74-391 arasinda degismektedir. Bas plaka fantomunda kullanilan biyomalzemeler
icin He iyon 1sin1 menzilleri kranyuma gore %4,3—52 arasinda azalirken, He iyonu basina
ikincil nétron verimleri kranyuma gore %7-38,5 arasinda artis gostermektedir. C iyon 15101
menzilleri ise kranyuma goére %7,2—52 arasinda azalirken, C iyonu basina ikincil nétron
verimlerinin kranyuma goére %7,6-36 arasinda artis gosterdigi bulunmustur. Ikincil ndtron
iretimi ve dozlarla ilgili degisimler g6z 6niine alindiginda kranyuma en yakin sonuglar veren
biyomalzeme politetrafloroetilen (PTFE) olmustur.
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ABSTRACT

Hadron therapy is a method used to destroy tumors with accelerated ions. Although the
majority of the dose in hadron therapy is delivered to the tumor volume by the primary
particle, a negligible amount of extra dose is left due to the contribution of secondary
particles produced by the interactions between the therapeutic beams and the patient’s
tissues. In particular, neutrons can increase the risk of secondary cancer by transferring
energy far away from the treated area. Therefore, it is very important to characterize the
secondary neutrons produced in treatment with hadrons. The secondary neutrons produced
can be detected by methods such as detectors or Monte Carlo (MC) simulation. In this thesis,
using the PHITS Monte Carlo simulation code, firstly, the effect of biomaterials used instead
of the cranium in the slab head phantom in the treatment with protons on the Bragg peak and
secondary neutron yield was investigated. Then, the effects of the three biomaterials that
give the closest results to the cranium on Bragg peak and secondary neutron production of
He and C ion beams were examined. The effects of biomaterials on depth dose curves,
secondary neutron production, secondary neutron dose, and total dose results were evaluated
by comparing them with the results obtained from the cranium. As a result, as the density of
the biomaterial used in the slab head phantom increased, while the proton beam range
decreased by 2,28-70,51%, the increase in the secondary neutron yields per proton compared
to the cranium ranged between 8,74-391%. For the biomaterials used in the slab head
phantom, He ion beam ranges decrease between 4,3-52% compared to the cranium, while
the secondary neutron yields per He ion increase between 7-38,5% compared to the cranium.
Also, C ion beam ranges decreased by 7,2-52% compared to the cranium, while the
secondary neutron yields per C ion increased by 7,6-36% compared to the cranium.
Considering the changes in secondary neutron production and doses, the biomaterial that
gave the closest results to the cranium was polytetrafluoroethylene (PTFE).
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SIMGELER VE KISALTMALAR

Bu calismada kullanilmis simgeler ve kisaltmalar, aciklamalar1 ile birlikte asagida

sunulmustur.

Simgeler Aciklamalar

A Kiitle numarasi
Al Aliiminyum
Al203 Aliimina

C Karbon

CCM Kobalt-Krom-Molibden
CrNiFe Paslanmaz gelik
D Doz

E Enerji

eV Elektronvolt

Fe Demir

Gy Gray

H Hidrojen

He Helyum

H20 Su

kV Kilovolt

keV Kilo elektronvolt
kg Kilogram

m? Metrekare

m?3 Metrekiip

MeV Milyon elektronvolt
N Azot

n Notron

Dn Notron dozu
NiTi Nikel-Titanyum
O Oksijen

OH- Hidroksil
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Simgeler

Pb

R

S

Sv

Ta

Ti
TisAlLV
w

Dt

Z

Kisaltmalar

CAD
CAM
CIRT
CPU
CNAO
CSDA
DNA
EGM
FWHM
GEANT
GG
HIMAC
HIBMC
HIT
HT
IAEA
ICRP
ICRU

XVi

Aciklamalar

Kursun

Menzil

Saniye

Sievert

Tantal

Titanyum

Ti alagim

Radyasyon agirlik faktori
Toplam doz

Atom numarasi

Gama

Aciklamalar

Bilgisayar Destekli Tasarim
Bilgisayar Destekli Uretim

Karbon Iyon Radyasyon Tedavisi
Merkezi Islem Birimi

Ulusal Onkolojik Hadroterapi Merkezi
Stirekli yavaslama yaklagimi
Deoksiribo Niikleik Asit

Olay Ureteci Modu

Yar1 Yiikseklikteki Tam Genislik
GEometry ANd Tracking

Genel Geometri

Agir lyon Medikal Hizlandirict

Hyogo Iyon Isim Tip Merkezi
Heidelberg iyon Isim1 Tedavi Merkezi
Hadron Terapi

Uluslararas1 Atom Enerjisi Kurumu
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1. GIRIS

Hadron terapi (HT), timdrleri yok etmek i¢in hizlandirilmis iyonlardan (proton ve karbon
gibi) yararlanan bir tedavi yontemidir (Giacometti ve digerleri, 2018). HT de genellikle
birkag yiiz MeV/u seviyesindeki protonlar ve C iyonlar1 kullanilmaktadir. Bununla birlikte,
farkli bagil biyolojik etkinlife (RBE) ve oksijen gelistirme oranina (OER) sahip
parcaciklarin potansiyelini ve sinirlamalarini belirlemek i¢in He gibi diisiik Z’1i iyonlarin
kullanim1 da arastirilmaktadir (Tommasino ve digerleri, 2015). HT’nin karbon iyonlar1 ve
protonlar gibi yiiklii parcaciklarla tedavi, hedef hacmin ¢evresindeki saglikli dokularin daha
iyi korunmasini saglamaktadir. Bu yiizden HT, foton radyoterapisine kiyasla hedef hacimde
daha iyi doz dagilimina sahip oldugu i¢in yerlesik tiimoérlerin yok edilmesinde hem fiziksel
hem de biyolojik olarak avantaj saglamaktadir (Lodge ve digerleri, 2007). Ancak bir HT
tesisi i¢in yatirim maliyetleri ve gerekli alan, geleneksel foton radyoterapisinden ¢ok daha
biiyiiktiir (Peeters ve digerleri, 2010). Ornegin, suda 25 cm derinlige 200 MeV’lik protonlar
ile ulagilirken, karbon iyonlarinda ayni derinlige ulasmak igin 4800 MeV’e (400 MeV/u)
ihtiyag vardir. Bu enerjik protonlar, cap1 6—7 metre olan sinkrotronlarla (normal veya siiper
iletken) elde edilirken, 400 MeV/u karbon iyonu i¢in ¢ap1 20 metre sinkrotron gereklidir
(Amaldi ve Kraft, 2007). Buna ragmen yiiklii pargaciklarla tedavi yapan merkezlerin sayisi
glin gegtikge artmaktadir (PTCOG, 2021). Protonlar ve karbon iyonlart HT kliniklerinde
rutin olarak kullanilmasina ragmen son zamanlarda, helyum gibi iyon 1s1nlarinin potansiyel

uygulamasina olan ilgi de artmaktadir (Mattei ve digerleri, 2017).

HT nin, kafa (bas) tiimorlerinin tedavisinde fiziksel olarak avantajli oldugu bilinmektedir
(Rtner ve digerleri, 2004). 1977 ve 1992 willar1 arasinda Lawrence Berkeley
Laboratuvari’'nda 06zellikle helyum, karbon ve neon iyonlart ile ilk klinik deneyim
gerceklesmis ve Ozellikle kafa tiimorlerinde %68 hayatta kalma orani gibi 6nemli sonuglar
elde edilmistir (Castro ve digerleri, 1994). Ayrica HT de bolgesel RBE degerleri bakimindan
kafa tiimorlerinde, foton radyoterapisine gore daha etkili oldugu ve bunun tedavi planlamasi
sirasinda ele alinmasi gereken birgok faktoére bagh oldugu ifade edilmektedir (Ertner ve
Tsujii, 2007). HT’de dozun biiyiik kismi, birincil pargaciklar tarafindan tiimér hacmine
verilmesine ragmen, terapotik (tedavi edici) 1sinlarin etkilesimleri ile {iretilen yiiklii ve notr
ikincil pargaciklar nedeniyle ihmal edilemeyecek miktarda ek doz birakilmaktadir (Halg ve

digerleri, 2014). Ikincil radyasyonla ilgili temel endise, ikincil ndtronlarin yiiksek RBE ve



etkilesim noktasindan ¢ok uzak mesafelere etki etme o&zelliklerine sahip olmalaridir
(Kaderka ve digerleri, 2012). Ayrica ikincil nétronlarin, hasta tedaviye girdikten yillar sonra
bile ikincil kanserlere sebep olabilecegi bilinmektedir (Gioscio ve digerleri, 2020). Bu
nedenle radyasyon tedavisinde yiiklii pargaciklar1 kullanmak i¢in ikincil nétron verimleri ve

dolayistyla nétronlardan kaynaklanan dozlari iyi belirlemek ¢ok 6nemlidir.

Niikleon basina ayni enerjiye sahip olan iyonlarn menzili yaklasik olarak R~A/Z? ile
orantilidir. Buradan yola ¢ikarak, helyum iyonlari, niikleon basina ayni enerjide protonlarla
ayn1 menzile sahip iken (Jakel, 2019; Strébele ve digerleri, 2012) karbon iyonlari, proton
menzilinin {i¢te birine sahiptir (Jékel, 2019). Bir iyon demetinde iiretilen ikincil notronlar,
genellikle agir iyon 1sinlarinda oldugu gibi ¢ok daha yiiksek enerjilere ve orijinal 151n
yoniinde bir momentuma sahiptir. Gelen pargacik basina ikincil nétron verimi, karbon igin
protonlardan 6nemli Gl¢iide daha yiiksek olsa da, RBE diisiiniildiiglinde, toplam notron
sayist aynt degildir. Bunun nedeni, iyonlarin durdurma giiciiniin protonlardan daha yiiksek
olmas1 ve protonlara kiyasla ayn1 RBE agirlikli dozu iletmek i¢in gereken iyon sayisinin

yaklasik iki kat daha diisiik olmasidir (Jikel, 2019).

Proton terapi merkezlerinde analitik veya yar1 ampirik doz algoritmalarini kullanan standart
yontemlere gore doz tahminlerini iyilestirmek i¢in farkli MC benzetim kodlar
kullanilmaktadir (Baiocco ve digerleri, 2016; Kajimoto ve digerleri, 2021; Kurosu ve
digerleri, 2016; Lund ve digerleri, 2020; Titt ve digerleri, 2012). Proton terapi
uygulamalarinda GEANT4 ve MCNPX MC benzetim kodlari, basit su fantomlari, karmasik
yapilara sahip fantomlar ve klinik bilgisayarli tomografi (BT) verilerine dayali
voksellestirilmis geometriye sahip fantomlarda enerji dagilimlarini karsilagtirmak amaciyla
kullanilmaktadir (Titt ve digerleri, 2012). FLUKA, GATE ve PHITS gibi MC kodlari ile en
uygun proton 1511 parametreleri belirlenebilmektedir (Kurosu ve digerleri, 2016). Insan
dokusu o6zelliklerindeki fantomda 1 eV ile 10 MeV araliginda baslangi¢ enerjilerine sahip
notronlarin farkli derinliklerdeki dagilimi GEANT4 MC kodu ile incelenmistir (Lund ve
digerleri, 2020). Notronun biyolojik etkisi, alan 6zelliklerinin bir fonksiyonu olarak Particle
and Heavy Ion Transport Code System (PHITS) benzetim koduyla incelenmistir (Baiocco
ve digerleri, 2016). 135 ve 180 MeV protonlarla notron iiretiminin tesir kesitleri, proton
terapide ndtron dozlarinin hesaplanmasinda kullanmak tizere doku esdegeri plastik fantomda
hesaplanmis ve sonuglar1 PHITS, FLUKA ve GEANT4 benzetim kodlar1 kullanarak

karsilagtirillmistir (Kajimoto ve digerleri, 2021). Ayrica insan benzeri fantom ile yapilan



proton tedavisi deneyinde detektor kullanilarak ikincil nétron alani incelenmistir (Mares ve
digerleri, 2016).

Pek ¢ok calismada farkli enerjilere sahip He iyonlari ile bombardiman edilen farkli
kalinliklardaki hedeflerde iiretilen ikincil nétronlarin agisal ve enerji dagilimlar1 detektorler
ile tespit edilmistir (Cecil ve digerleri, 1980; Heilbronn ve digerleri, 1999, 2007; Kurosawa,
Nakamura, ve digerleri, 1999; Kurosawa, Nakao, ve digerleri, 1999; Sato ve digerleri, 2001).
Japonya HIMAC (Heavy lon Medial Accelerator - Agir Iyon Medial Hizlandirici) tesisinde
He iyonlar ile farkli hedefler bombardiman edilerek iyonlarin ilerleme yoniine gore farkli
acilarda ikincil notronlarin akisi hesaplanmis, daha dnce yaymlanmis deneysel verilerle ve
MCPNX MC kodu ile karsilastirilmistir (Ortego, 2005). ICRU yumusak doku 6zelligindeki
30%x30x30 cm® su fantomunda proton Bragg pik enerjilerinde termal ve toplam notron akilart
MCNP MC kodu ile hesaplanmistir (Delinder ve digerleri, 2020). 10 ¢cm yarigapinda 30 cm
uzunlugunda silindir su fantomunda proton ve He iyonlar1 gibi farkli parcaciklar tarafindan
tiretilen notronlar SHIELD-HIT MC benzetim kodu ile hesaplanmistir (Gudowska ve
Sobolevsky, 2005). Yukarida bahsedilen ¢alismalarda He iyonlarinin meydana getirdigi
ikincil notron verimleri aragtirilmig, ancak bu konudaki deneysel verilerin sinirli oldugu

ifade edilmistir (Tsai ve digerleri, 2019).

Karbon iyonlar1 tarafindan tiretilen ikincil parcaciklarin sogurulan doza katkisi pleksiglas
fantomda incelenmistir (Jadrnic¢kova ve digerleri, 2007). Karbon iyonlar: tarafindan su
fantomunda niikleer reaksiyonlar sonucu ileri yonde ortaya c¢ikan ikincil notronlar
detektorler ile 6l¢tilmistiir (Gunzert-Marx ve digerleri, 2008). HIMAC tedavi odasinda pasif
karbon iyon tedavisinde iiretilen ikincil nétronlar detektorlerle 6lgtilmiis, sonuglar PHITS
MC benzetim kodu ile karsilastirilmistir (Yonai ve digerleri, 2012). Japonya Ulusal
Radyolojik Bilimler Enstitiisii’nde karbon iyon tedavi sistemi isin iletim hatt1 kaynakli
notronlarin ortam doz esdegerleri detektorler ile dlglilmiistiir (Yonai ve digerleri, 2013).
Proton ve karbon iyonlar tarafindan isinlanan insan benzeri fantomda iiretilen ikincil
notronlar detektorler ile fantomun icinde ve yiizeyinde olgiilmistiir (Tessa ve digerleri,
2014). Karbon iyonlari tarafindan tiretilen ikincil nétronlar detektorler ile 6l¢tilmiis FLUKA
MC benzetim kodu ile karsilagtirilmistir (Marafini ve digerleri, 2017). Karbon iyon
tedavisinde demet hattinda ve hastada iiretilen ikincil noétronlarin neden oldugu esdeger
ortam dozu, detektdrler ile Slglilmiistiir (Matsumoto ve Yonai, 2021). PHITS MC benzetim
koduyla karbon iyonlan tarafindan bazi hedeflerde (PMMA, C, Al, Fe, Ta, Pb) iiretilen



ikincil nétronlar belli uzakliklarda hesaplanmistir (Yonai ve Matsumoto, 2020). GEANT4
MC benzetim kodu ile karbon iyonlar: tarafindan iiretilen ikincil ndtronlar hesaplanmistir

(Pshenichnov ve digerleri, 2005).

Sert dokular genellikle ¢esitli dig sebeplerden veya oOzellikle kanserden dolay1 zarar
gorebilmektedir. Cerrahi bir ameliyatla zarar gérmiis sert dokularin yerine biyomalzemelerin
yerlestirilmesi pratikte ¢ok uygulanan bir yontemdir. Biyomalzemeler, yerlestirildikleri yer
ve kullanilan malzemenin 6zelliklerine gore farklilik gostermektedir (Cui ve digerleri,
2011). Sert doku yerine kullanilan biyomalzemenin yerlestirildigi bolgeye biyouyumlu
olmasi1 gerekmektedir (Oshida ve digerleri, 1994).

Proton terapide 1sin iletim hattinda kullanilan diisiik yogunluklu plastik kolimatdriin,
metallere kiyasla daha az ikincil nétrona neden oldugu ve malzeme yogunlugu arttik¢a
tiretilen notronlardan kaynaklanan dozun arttig1 ifade edilmektedir (Brenner ve digerleri,
2009). Yiiksek atom numarali malzemelerin protonlarla etkilesim tesir kesiti insan dokusu
elementlerinden ¢ok daha yiiksek oldugundan (Barschall ve digerleri, 2000) HT uygulanan
hastalara 15in hattinda {retilen ikincil radyasyonlarin etkisini belirlemek ©nem arz
etmektedir. Fakat, biyomalzeme tasiyan hastalar g6z oniine alindiginda viicut kaynakli
ikincil radyasyon da goz ardi edilmemelidir. Tedavi cihaz1 aparatlarinda tretilen ikincil
ndtronlar detektorler ve Monte Carlo (MC) benzetimi gibi yontemlerle belirlenebilirken,
doku i¢inde olusabilecek ikincil ndtronlar daha cok MC teknigi ile tahmin edilmektedir. Bas
plaka fantomunda terapotik enerjili protonlarin olusturdugu ikincil ndtron verimi %0,27-
%10,14 arasinda degismektedir (Jia ve digerleri, 2014). Bas plaka fantomunda kranyum
yerine bazi biyomalzemeler kullan1ldig1 zaman protonlarin Bragg pik noktalarinda %0,4-
%30,5 arasinda ciddi degisimler gdzlenmektedir (EKinci ve Boliikdemir, 2019). Insan
viicudunda doku yerine kullanilan malzemelerden kaynaklanan ikincil nétronlar: belirleme
calismalar1 yok denecek kadar azdir. Bu nedenle tez ¢alismasi kapsaminda kraniyoplasti
uygulanan hastalarda kullanilan biyomalzemenin yogunluguna ve atomik 6zelliklerine bagl

olarak ikincil nétron tiretimine etkisi arastirilmistir.

Ik olarak literatirde daha once yapilan calismalarin hesaplama sonuglariyla, ayni
kosullardaki kendi MC benzetim sonuglarimiz karsilastirilarak dogrulama yapilmistir.
PHITS’den elde edilen proton menzil degerlerinin MCNPX, GEANT4, FLUKA ve SRIM

sonuglar1 ile uyum i¢inde oldugu goriilmiistiir. Daha sonra bas plaka fantomuna protonlar



gonderildiginde aktif kullanilan veya kullanilma potansiyeli olan 6 farkli biyomalzemenin
(PTFE, aliimina, Ti alasim, NiTi alasim, paslanmaz ¢elik ve CCM alasim) Bragg egrisine ve
ikincil notron iiretimine etkisi incelenmistir. Son olarak kranyuma en yakin sonuglar veren
PTFE, aliimina ve Ti alasim biyomalzemeleri i¢in ayn1 menzile sahip (1,7, 2,5, 3,4, 4,5, 5,6
ve 6,9 cm) He ve C iyonlarinin enerjileri belirlenmistir. Bu enerjilerdeki isinlar i¢in bag
plaka fantomunda Bragg egrileri, tiretilen ikincil nétron sayilari, ikincil nétronlar ve tiim
pargaciklar tarafindan toplam hacimde depolanan dozlar hesaplanmistir. Boylece, hem
pargaciklarin hem de biyomalzemelerin ikincil nétronlara etkisi PHITS (Sato ve digerleri,
2018) MC benzetimi ile incelenmistir. Elde edilen sonuglar, HT de doz iistiinliigii saglama
ve ikincil notronlardan gelen dozun katkisi agisindan, kullanilacak pargacik ve biyomalzeme

konusunda bilgi sahibi olmamiz1 saglayacaktir.

Calismanin GIRIS béliimiinde, tez kapsaminda ele alinan problemin literatiirle olan iliskisi
ve sonuglarin literatiire katkis1 6zetlenmistir; KURAMSAL TEMELLER kisminda, 6nemli
tanim ve temel kavramlara deginilmistir;, MATERYAL VE METOT bdliimiinde,
gerceklestirilen ¢alismada kullanilan materyallerin ve yontemin detayl bilgisi, PHITS MC
benzetim kodunun detayli agiklamasi sunulmustur; ardindan BULGULAR bdliimiinde,
benzetimlerden elde edilen hesaplama sonuglar1 ve karsilastirmalar verilmistir; son olarak
SONUC VE ONERI béliimiinde, elde edilen tiim sonuglarin genel degerlendirmesi yapilmis

ve Onerilerde bulunulmustur.






2. KURAMSAL TEMELLER

2.1. Radyoterapi

Radyasyon tedavisi veya radyoterapi, timdorlerin olusumuna neden olan kotii huylu hiicreleri
yok ederek kanseri tedavi etmek amaciyla iyonlastiric1 radyasyondan yararlanmay ifade
etmektedir. Radyoterapinin amaci, tiimor hacmine maksimum seviyede iyonlastirict
radyasyon dozunu verirken ayni zamanda tiimore en yakin konumdaki saglikli dokulari
minimum seviyede iyonlastirici radyasyon dozuna maruz birakmaktir (Baskar ve digerleri,
2012). Radyasyon tedavisinde, iyonlastirici radyasyon kullanilarak tiimore Ongoriilen
(recete edilen) miktarda doz verilmektedir. Radyasyonun hastalara kontrollii bir sekilde

uygulanmasindan radyasyon onkolojisi uzmani, medikal fizik uzmani ve teknik ekip

sorumludur.

Sekil 2.1. Radyasyon tedavisinde kullanilan cihazlar ve goriintii 6rnekleri (Jaffray, 2012)

Radyasyonu tiimériin bulundugu yere iletmenin iki yolu vardir: a) harici 1ginlarla (yiiksek
enerjili fotonlar ve yiiklii pargaciklar) radyasyon tedavisi ve b) dahili radyasyon tedavisi
(brakiterapi). Disardan verilen radyasyon tedavisinde, kanserli hiicreleri yok etmek amaciyla

viicudun digindaki herhangi bir noktadan radyasyon gonderilir. Elektronlar ve X-isinlari,



harici radyasyon tedavisinde yaygin bir bicimde kullanilan radyasyon seklidir. Protonlarin
ve agir iyonlarin kullanimi da harici radyasyon tedavisinin diger bir uygulama seklidir.
Harici radyasyon tedavisi ayrica geleneksel ve geleneksel olmayan radyoterapi olmak {izere
iki farkli sekilde de smiflandirilir. Geleneksel radyasyon tedavisi, elektron ve x-1sin1
radyoterapisini igerirken, parcacik radyoterapisi yani hadron terapi ise geleneksel olmayan

radyasyon tedavisi grubunda yer almaktadir.

2.2. Hadron Terapinin Tarihgesi

Geride biraktigimiz 70 yilda, hadronlarla tedavi, tiimdrler ig¢in sadece bir arastirma
asamasindan ziyade etkili bir tedavi yontemine gegerek biiyiik ilerleme kaydetmistir
(Degiovanni ve Amaldi, 2015). Ingiliz fizik¢i Sir William Henry Bragg 1904’te yiiklii bir
parcgacigin enerjisinin ¢cogunu menzilinin sonunda biriktirdigi ve ortamdaki 1s1n dogrultusu
boyunca derin doz grafiginde bir zirve ile sonuglanan “Bragg pik” (Bragg ve Kleeman, 1904)
olarak adlandirilan olay1 bildirdi. Robert R. Wilson, Bragg pikinin kanser tedavisi i¢in klinik
Onemini fark etti, ¢iinkii normal dokulara verilen dozlar1 en aza indirirken tiimorleri kontrol
etmek icin Bragg piklerinin kullanimi ile uygun doz dagilimlar olusturulabilecegini ifade
etmigsti. 1946°da kanser tedavisi i¢in protonlarin ve agir iyonlarin klinik kullanimini 6neren
bir makale yaymlandi (Wilson, 1946). Ayrica, yayilmis Bragg pik noktalar1 (Spread Out
Bragg Peak) (SOBP) olarak adlandirilan ¢ok sayida bozulmamis Bragg pik noktasini
birlestirerek tiim tiimoér hacmini kapsayacak bir yontem onerdi (Wilson, 1946). Wilson
onerisini hayata gegirmeden 6nce Lawrence tarafindan 1930’da California Universitesi
Lawrence Berkeley Laboratuvari’nda (LBL) bir siklotron gelistirilmistir (Lawrence, 1932).
Daha sonra Cornelius A. Tobias ve John H. Lawrence tarafindan 184 inglik siklotron
kullanilarak Wilson’in onerisinin dogrulanmasi diisiincesi ortaya atildi. 1954’te hayvan
deneyi c¢alismasi yaptilar ve olumlu sonuglar aldilar. Bu sonuglardan yola c¢ikarak,
1950’lerin ortalarinda, Tobias, Lawrence ve digerleri, LBL’de ilk kez 184 inglik siklotron
ile bir kanser hastasini proton 1sinlartyla tedavi ettiler (Tobias ve digerleri, 1958). 1960’lara
gelirken, Larsson ve Leksel tarafindan, isve¢ Uppsala’daki Gustaf Werner Enstitiisii’nde
beyin tiimorlerini tedavi etmek amaciyla proton isinlart kullanilarak 6zel radyocerrahi
teknikleri gelistirildi (Larsson ve digerleri, 1958). Ilk hastane tabanli proton 1sin tedavisi,
1990 yilinda Loma Linda Universitesi Tip Merkezi’nde (LLUMC) 250 MeV enerjiye kadar
protonlari hizlandirabilen bir sinkrotron ve {i¢ es merkezli gantri ile baslatild1 (Slater ve

digerleri, 1992).



Agir iyonlarla radyasyon tedavisi i¢in, LBL grubu 1975’te BEVELAC hizlandirici ile bir
agir iyon tedavisi programi baglatti (Castro, 1995). LBL’de ilk helyum iyon, karbon iyon
(Carbon lon Radiation Therapy) (CIRT), neon iyon, argon iyon ve silikon iyon radyasyon
tedavileri sirasiyla 1975, 1977, 1977, 1979 ve 1982’de gergeklestirilmistir (Brahme, 2004;
Raju, 1996). LBL agir iyon tedavi programina 1992°de son verildi (Brahme, 2004). 1994
yilinda, agir iyon tedavisi ig¢in diinya iizerindeki ilk hastane tabanli tesis, Kuantum ve
Radyolojik Bilim ve Teknoloji Enstitiisii (QST/NIRS) olarak adlandirilan Japonya-
Chiba’daki Ulusal Radyoloji Bilimleri Enstitiisii’nde (NIRS) Agir Iyon T1bbi Hizlandiricis
(HIMAC) tesisinde kuruldu (Kamada ve digerleri, 2015; Mohamad ve digerleri, 2018).

NIRS, agir iyon tedavisi i¢in iyonlar1 optimize etmeye yonelik detayli g¢aligmalara

dayanarak, en uygun RBE ve OER gosteren karbon iyonunu secti (Schulz-Ertner ve
digerleri, 2006).

Resim 2.1. Berkeley Laboratuvarinda 27 inglik siklotronun yaninda duran E. O. Lawrence
(sagda) ve M.S. Livingston (solda) (Degiovanni ve Amaldi, 2015).

Etkili radyasyon tedavisi igin tipik olarak yiiksek RBE ve diigsiik OER tercih edildigi
bilinmektedir (Tsujii ve Kamada, 2012). Agir iyonlar, Bragg piki boyunca hafif iyonlardan
daha yiiksek lineer enerji transferlerine (LET ’lere) sahiptir (M. Kramer ve digerleri, 2003).
Bununla birlikte, argon gibi ¢ok biiyiik parcaciklar i¢in, LET deki artig, sadece Bragg pikte

degil, 151n menzilinin plato bolgesinde meydana gelmektedir ve bu da normal dokunun asir1
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hasari ile sonuglanabilmektedir. Bu nedenle, agir iyon radyoterapisi i¢in ne ¢ok kiigiik ne de
cok biiyiik parcaciklar en uygun degildir. Karbon iyonlari, Bragg pik bolgesinde maksimum
RBE’yi gosteren uygun bir pik-plato oran1 gostermektedir (Ando ve Kase, 2009). Bundan
dolay1, karbon iyonlari, normal dokular igin istenmeyen etki risklerini en aza indirirken lokal
kontrolii (LC) daha iyi hala getiren OER’nin yani sira en uygun RBE’ye sahiptir. Bu
sebepten otiirii, NIRS agir iyon tedavisinde karbon iyonlarini se¢mistir. Bu baglamda,
NIRS’de 1994°ten beri hastalar karbon iyonlariyla tedavi edilmektedir (Tsujii ve Kamada,
2012). HIMAC tan sonra, Hyogo lyon Demeti Tip Merkezi (HIBMC) 2002’de Japonya’da
proton 1sin tedavisinin yani sira CIRT’yi de baglatmistir (Tsujii ve Kamada, 2012). 2003
yilinda CIRT, Japon hiikiimeti tarafindan gelismis bir tibbi teknoloji olarak onaylanmustir;
bu nedenle, Japonya’daki karbon iyon tesisleri 2003’ten beri CIRT i¢in geri 6deme almaya
basglamistir (Mohamad ve digerleri, 2018). NIRS, 2010 yilinda, HIMAC’ 1 sinkrotronunun
neredeyse yaris1 kadar bir ¢apta kompakt bir sinkrotron gelistirmek amaciyla Gunma
Universitesi ile isbirligi gergeklestirmistir (20 m’ye kars1 yaklasik 40 m). Bunu yaparak,
HIMAC’ 1n yaklasik ticte biri biiyiikliigiinde bir kompakt CIRT tesisi insa edilebilmektedir
(bina boyutlar1 yaklasik 45x60 m?’ye kars1 yaklasik 65x120 m?) (Mohamad ve digerleri,
2018). Bina boyutunu kiigiilterek, bir CIRT tesisi kurmanin maliyeti 6nemli Slciide
azaltilabilmektedir. 2013 yilinda Tosu’daki SAGA Agir Iyon Tibbi Hizlandiricis1 (SAGA-
HIMAT) tesisi ve 2015’te de Japonya Kanagawa Kanser Merkezi CIRT’yi baslatti (Tsujii
ve Kamada, 2012). Japonya’da faaliyet gosteren son CIRT tesisi, 2018°de hasta tedavi
etmeye baslayan Osaka Agir Iyon terapi Merkezi’dir. Almanya’daki Gesellshaft fur
Schwerionenforschung (GSI), CIRT’ye 1997°de baslayan bir diger merkezdir (Kraft, 2000).
NIRS’nin aksine, GSI 1s1n iletimi i¢in SOBP ile pasif 1gin taramay1 degil, kalem 1g1n tarama
teknigini gelistirdi ve benimsedi (Kraft, 1998). 2009 yilinda, GSI tarafindan saglanan karbon
iyon 1s1nlart ile klinik hizmetin yerini, kalem 151n1 tarama teknigi ile proton ve karbon iyon
1isinlart ile hastalar tedavi eden diinyadaki ilk hastane tabanli pargacik tedavisi tesisi olan
Heidelberg Iyon Isin Tedavi Merkezi (HIT) almistir (Combs ve digerleri, 2010). italya’da
faaliyet gosteren Centro Nazionale Adrontherapia Oncologica (CNAO) merkezi, 2012
yilinda, karbon iyon 1ginlarini kullanarak hasta tedavi etmeye baslamistir (Tsujii ve Kamada,
2012). Almanya’daki Marburg ParcacikTerapi Merkezi 2015 yilinda CIRT ile hasta tedavi
etmeye baslamistir (PTCOG, 2021). Avrupa’nin en yeni CIRT tesisi olan MedAustron, 2019
yilinda Avusturya’da hasta tedavisine baslamistir (PTCOG, 2021). Cin’de bulunan Modern
Fizik Enstitiisii 2006 yilindan itibaren CIRT i¢in klinik denemelerine baglamistir. Ardindan,
Sanghay Proton ve Agir Iyon Merkezi tarafindan 2014 yilinda CIRT ile hasta tedavi
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edilmeye baglanmigtir. (Tsujii ve Kamada, 2012). 2019 yilindan itibaren hasta tedavi etmeye
baslayan Wuwei’deki Agir Iyon Kanseri Tedavi Merkezi, Cin’de bulunan en son CIRT
tesisidir. (PTCOG, 2021). 2020’nin sonunda diinya ¢apinda toplamda 290 000’den fazla
hasta, bunlardan 250 000’e yakini proton, 40 000’¢ yakini C iyonlar1 ve yaklasik 3500’e
yakin He, pionlar ve diger iyonlar olmak iizere hadron terapi yontemiyle tedavi edilmistir
(PTCOG, 2021).

1895 - 1932- 1946 1954~ 1957-
Wilhelm Roentgen Emest Lawrence Wilson tarafindan onerilen,  Betkeley ilk hastayi tedavi ~ Avrupa'nin Upsala
findan X5l findan itk sikl Bragg pik ozelliklerinden eder ve gesitli fyonlarla sehrinde protonlarla ilk
kesfi gelistinilir yararlanan proton tedavisi  kapsamls calismalara baglar.  hasta tedavi edildi.
1890 1900 1910 1920 1970 1980 1990 2000 2010
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Harvard siklotron laboratuvan  Loma Linda'dailk hastane  Japonya HIMACta GSI'daKarboniyonlanyla  Avrupa'nun itk proton-karbon
ve Massachusetts hastanesi  tabanh merkezde hastalar ~ Karbon iyonlannin ilk hasta tedavi edildi iyon tesisi Heidelberg'de
arasinda isbirligi tedavi edildi uygulandsds ilk tesis tedaviye bagladi

Sekil 2.2. Hadron terapinin tarihsel siireci (ENLIGHT, 2021)

2.3. Hadron Terapi

Iyonlarla tedavi genellikle “hadron terapi” olarak yazilir ve (“parcacik tedavisi” veya “iyon
1511 tedavisi” olarak da bilinir) geleneksel radyoterapide kullanilan x-1sinlart ile
karsilagtirildiginda daha iyi doz birikimleri elde eden hizli hadronlar1 (kuarklardan ve anti
kuarklardan olugan temel olmayan parcaciklar) kullanan 6zel bir radyasyon tedavisi tiiriidiir.
Giintimiizde tiimorleri tedavi etmek i¢in protonlar ve karbon iyonlari olmak iizere geleneksel
iki tip hadron kullanilmaktadir. Ancak yiiklii pionlar, notronlar, antiprotonlar, helyum
iyonlar1 ve diger hafif iyonlardan (lityum, oksijen gibi gibi diger hadronlar, silikon

iyonlarina kadar) bazilar1 kanser hastalarinin tedavisinde ya kullanilmaktadir ya da ileride
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kullanilmas1 planlanmaktadir (Degiovanni ve Amaldi, 2015). Radyasyon tedavisinde diger
1sin yontemlerine kiyasla hadron tedavisi en fazla faydaya sahiptir; timor hedefine
maksimum dozu verebilmektedir ve risk altindaki organlarin (Organ at Risk) (OAR’ler)
maruz kalma dozunu en aza indirebilmektedir. Bu hizlandirilmis iyonlarin Bragg pik
ozelliklerinden gelmektedir. Harici 1sinlama ile radyasyon tedavisi, kanser timdrleri icin
yerlesik bir tedavi segenegidir. Hadron tedavisi geleneksel x-1s1in1 tedavilerine kiyasla, derin
yerlesimli tiimorler igin oldukga etkilidir ve yiikksek RBE ile sonuglanmaktadir (Scifoni ve
digerleri, 2013). Bu ger¢ek, doz dagiliminda yiiksek hassasiyetin Onemini ortaya
koymaktadir, ¢iinkii bu gelismis etkinlik ayn1 zamanda ¢evredeki normal dokular1 da etkiler
(Schulz-Ertner ve digerleri, 2006). Bu gelismis verimlilik, esas olarak, daha fazla
kiimelenmis DNA hasarin1 ortaya ¢ikaran ve Kkanser hiicreSinin onarimini zorlastiran
iyonlarin ~ bireysel = dogrultulari  boyunca artan iyonizasyon yogunlugundan
kaynaklanmaktadir (Kraft, 2000). Azaltilmig tamir edilebilirligin yani sira, iyonlarin
oksijenlenme seviyesi ve hiicre dongiisii gibi radyasyon hasarlarina duyarliligi azalttigi

bilinen biyolojik 6zelliklere daha az duyarli olmalar1 beklenmektedir (Davidson, 1966).

Foton (X-151m) demeti Proton demeti

Sekil 2.3. Timorii gecip giden foton 1511 ile tiimoér hacminde aniden duran proton 1sinin
karsilastirmas1 (Merchant ve Farr, 2014)
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Hadron terapide 1sin iletim teknikleri

Iyonlarla tedavi, pasif sagilma veya aktif tarama 1sin iletim yontemleri kullanilarak
gergeklestirilmektedir. Pasif sagilma yonteminde gelen pargaciklarin oniine sagict malzeme
yerlestirilerek 1s1n iletilir. Bir kolimator ve kompansator kombinasyonu, dozu hedef hacime
gore ayarlar. Bragg piki yaymak igin, 151n yoluna bir dizi menzil modiilator garki veya sirt
filtresi eklenir. Pasif sagilma teknigi, siklotronlarda yaygin olarak kullanilir ve ii¢ boyutlu
doz dagilimma ulagsmak i¢in 151 iletim hattt boyunca modiile edici cihazlarin
tanimlanmasinda 6nemli bir ¢aba gerektirir (Bourhaleb ve digerleri, 2011). Aktif tarama 151n
iletim sistemi ¢ogu yeni tesiste tercih edilen kalem 1sin taramasidir (PBS). Ayrica pasif
sacilma ve aktif taramanin birlikte kullanildigir “Hibrit teknikleri” igeren ¢oziimler de
oldukga sik kullanilmaktadir (Chu ve digerleri, 1993). Kalem 1gin tarama teknigi, miknatislar
kullanarak dar Bragg pikler ile timdrler iizerine siirekli olarak dozlari iletme mantigina
dayanmaktadir. Diinya’daki ilk kalem 1sin iletim teknigi olan raster tarama, 1997 yilinda
GSI’de kullanima sunulmustur (Haberer ve digerleri, 1993). Enine tarama, iki tarama
miknatis1  kullanilarak yapilmaktadir. Menzil kaydiricilar kullanilarak derinlikler
ayarlanmaktadir. GSI’nin yerine kurulan HIT de 2009 yilinda agir iyon tedavisi i¢in kalem
1s1n iletim teknigini kullanmigtir (Combs ve digerleri, 2010). NIRS ve CNAO, sirasiyla 2011
ve 2012’de kalem 1sin tarama iletim teknigini uygulamaya baglamistir (Mohamad ve
digerleri, 2018; Tsujii ve Kamada, 2012). 2014 yilinda, NIRS’de kiigiik bir yanal 1g1n
boyutunun korunmasini ve nétron kontaminasyonundaki azalmayr miimkiin kilan,
sinkrotronun genisletilmis diiz pikleri ile ¢ok enerjili bir islemle derinlik modiilasyonu
saglanmistir (Iwata ve digerleri, 2010). Kalem 1s1n tarama teknigi hareketli 1sin iletimi ve
hareketli hedefin etkilesim etkisinden dolay1 doz iletim hatalarina neden olabilmektedir. Bu
ylizden hasta solunumu nedeniyle tiimor hareketine karst zayif olarak kabul edilmektedir.
Diger bir deyisle, timor hareketi durumlarda, hedef hacimdeki baz1 bolgelerde higbir doz
birikmeyecek veya hedef hacmin bazi bolgelerinde verilmek istenen dozun iki kat1 kadar
biiyiikk dozlar birakilacaktir (Park ve digerleri, 2021). Buna ek olarak, yiiksek dozlarda
istenmeyen normal doku isinlamasi meydana gelebilmektedir. Bu sorun, NIRS’de, 100
mm/ms kadar tarama hiziyla son derece hizli 1s1n taramasi kullanilarak ¢oziilmiistiir. Hedef
hacmim solunum hareketi kalem 1s1n tarama hareketi ile kiyaslandiginda hedef hacim daha
hareketli olarak kabul edilmektedir. Ayrica, doz uygulama hatalarini tek tarama ile ortadan
kaldirmak i¢in hedef hacimleri dort veya sekiz kez tarayan yeniden tarama teknigi

onerilmistir. NIRS, 2015 yilinda hareketli hedefler i¢in solunum kontrollii yeniden tarama
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1sinlamasini kullanmaya baslamistir (Furukawa ve digerleri, 2010). Eski nesil proton terapi
merkezleri pasif sacilma 1s51n iletim yontemini kullanirken yeni merkezler daha ¢ok kalem
151n iletim yontemini kullanmaktadir. PBS tekniginin avantajlarindan biri, agiklik ve diger
1s1n hatt1 elemanlariyla pargacik ve niikleer etkilesimlerinden tiretilen ikincil radyasyondaki

azalmadir (Halg ve digerleri, 2014).
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Sekil 2.4. Pasif sagilma ve aktif tarama 1s1n iletim sistemleri (Bourhaleb ve digerleri, 2011)

2.4. Radyasyon tedavisinin fizigi

Madde ile iyonlastirici radyasyon arasindaki etkilesim mekanizmasini inceleyen ve bu
etkilesimler sonucunda radyasyondan ortama aktarilan enerjiyle ilgilenen alana radyasyon
fizigi denir. Radyasyon yiiklii/yliksliz parcaciklarin veya elektromanyetik dalgalarin
yayilmasi ve enerji tagimasi olayidir. Radyasyon atomdan elektron koparabilme yetenegine
gore iyonlastirici ya da iyonlastirict olmayan radyasyon olmak {izere ikiye ayrilir.
Iyonlastirici radyasyonun en temel 6zelligi iyonlasmaya yetecek kadar enerji miktarina sahip
olmasidir. Radyasyon fiziginde elektronlar ve protonlar gibi dogrudan iyonlastirici
parcaciklar ile fotonlar ve nétronlar gibi dolayli olarak iyonlagtirici parcaciklar dikkate
almir. Dogrudan iyonlastirict parcaciklar, hedef ile Coulomb etkilesimi yoluyla etkilesir ve
enerjisini direkt aktarir (Attix, 2004). Dolayli olarak iyonlastirict pargaciklar, maddenin

bilesimine, pargacigin tiiriine ve enerjisine bagl olarak ¢ok sayida etkilesime girer. Ornegin
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fotonlar, bazi1 etkilesim diizeninde enerjinin bir fonksiyonu olarak Compton sagilmasi,
elektron-pozitron cifti iiretimi, Rayleigh sacilmasi ve foto-elektrik etki gibi etkilesimlere
gireceklerdir. Bunlara ek olarak foto-fisyon gibi baska bir etkilesime de girebilir (Attix,
2004). Cesitli niikleer reaksiyonlarin bir sonucu olarak noétronlarin etkilesimleri daha
karmagiktir. Ortamin 6zelliklerine ve gelen pargacigin enerjisine bagli olarak notronlar
oldukca degisken etkilesim tesir kesitlerine sahiptirler. Notron etkilesimleri, ndtron kaynakli
fisyon, esnek ve esnek olmayan niikleer sagilma ile birlikte nétron yakalamayi igermektedir

(Attix, 2004). Radyasyon fizigindeki 6nemli bazi nicelikler asagidaki gibi tanimlanmaktadir.
Aki ve aki hizi

Aki, herhangi bir zaman araliginda yiizey alandan gecen parcaciklarin beklenen degerinin

diferansiyelidir. Dolayisiyla asagidaki sekilde verilir;
O=— (2.1)

Burada N pargacik sayisini ve a yiizey alanini tanimlar, birim olarak m veya cm kullanilir
(Attix, 2004).

Daha sonra herhangi bir t aninda aki yogunlugu veya hizi:

_dd _ d ,dN
6= = (&) (2.2)

ile hesaplanir. Birim olarak ise m? s veya cm2 s kullamilir (Attix, 2004).

Enerji akisi ve enerji aki hizi

Bireysel 1sinlarin enerjisini hesaba katan en basit tanimlayici bir nicelik, tiim 1sinlarin toplam
enerji akisi, herhangi bir zaman araliginda biiyiik bir daire alanindan gegen diferansiyel
toplam enerjiyi tamimlar. E toplam enerji ve E enerji degerine sahip pargacik sayisinin

beklenen degeri N(E) ise o zaman enerji akist;
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Bireysel parcaciklar ve fotonlar genellikle MeV veya keV cinsinden verilir; bu, tek yiiklii
bir parcacigin sirasiyla bir milyon veya bin voltluk bir potansiyel farktan diiserken elde ettigi
kinetik enerjidir (Attix, 2004). Benzer sekilde, enerji aki hiz1 asagidaki gibidir;

dv¥ _ d ,dE

v="=2(3) (2.4)

Sogurulan doz

Sogurulan doz, dogrudan yada dolayl1 iyonlastiric1 olmasina bakilmaksizin, her radyasyon
alaniyla ve ayrica sogurucu ortam icinde dagitilan herhangi bir iyonlastirici radyasyon
kaynagiyla ilgilidir. Radyasyon fiziginde dikkate alinan en Onemli nicelik, gelen
radyasyonun bir ortamda biriktirdigi “doz”dur. Standart nicelik “sogurulan doz” olarak
adlandirilir ve birim kiitle bagina depolanan enerji olarak asagidaki sekilde tanimlanir (Attix,

2004). Birimi kilogram basina Joule’e esit olan Gray’dir.

D=3 (2.5)

dm

70 kg agirligindaki erkek bireyin tiim viicudunda 4 Gy kadar sogurulan doz 6ldiiriicii olabilir
(Hall ve Giaccia, 2012)

Esdeger doz

Esdeger doz, radyasyondan korunmada, viicut iizerinde (bir noktada degil) ortalamasi alinan
ve ilgilenilen radyasyonun kalitesine gore agirliklandirilan sogurulan dozdur. Esdeger doz,
radyasyonun doku tizerindeki etkisini ele alir ve radyasyon agirlik faktori ile diizeltilerek
verilen sogurulan radyasyon dozu olarak tanimlanmaktadir. Yani, radyasyon tipinin ortama
verdigi hasarm bir 6l¢lidiir Uluslararas1 Radyolojik Koruma Komisyonu (ICRP) tarafindan
tanimlanan bir niceliktir. Esdeger doz, alfa parcaciklari, elektronlar ve fotonlar gibi farkl
radyasyon tiirleri tarafindan ayni1 miktarda sogurulan doz birakildiginda olusan farkli etki

ihtimallerini hesaba katar.
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Esdeger doz su sekilde tanimlanir:

Hp = X Dpr X wg (2.6)

burada Dtr belirli bir radyasyon tiirii (6rnegin gama 1sinlart gibi) tarafindan sogurulan
dozdur ve wg, farkli her radyasyon tiirii i¢cin birime sahip olmayan biyolojik agirlik
faktoridiir ve bu da ilgili hacme gelen radyasyonun enerjisine baglh olabilir (ICRP, 1991).
Radyasyon tiirleri i¢in tanimlanan standart agirlik faktorleri Cizelge 2.1°de verilmistir.
Esdeger doz, kilogram basina Joule esdegeri olan SI birimi sievert (Sv) ile 6l¢iiliir (Attix,
2004). Bu nedenle, Gy ve Sv, depolanan dozu ifade etmektedir ancak Sv, radyobiyolojik

agirlik faktoriiniin dikkate alindigini gostermektedir.

Cizelge 2.1. Radyasyon agirlik faktorleri (ICRP, 1991)

Radyasyon tiirli ve enerji aralig Agirlik faktori
Fotonlar 1
Elektronlar, pozitronlar ve miionlar 1
Protonlar ve pionlar > 20 MeV 2-5
Alfa parcaciklari, fisyon parcalari, agir ¢cekirdek 20
Nétronlar
<10 keV 5
10 keV - 100 keV 10
> 100 keV - 2 MeV 20
> 2 MeV - 20 MeV 10
> 20 MeV 5
Etkin doz

Stokastik etkilerin olasilig1 ile esdeger doz arasindaki iligkinin de 1sinlanan organ veya
dokuya bagli oldugu bulunmustur. Bu nedenle, stokastik etkilerin toplamu ile iyi bir iligki
gostermesi birkag¢ farkli dokuya farkli dozlarin ihtimallerini belirtmek i¢in esdeger dozdan
yola ¢ikarak tiiretilen bagka bir niceligin tanimlanmasi uygun goriilmiistiir. Esdeger dozun
doku veya organda agirliklandirildig: faktdre doku agirlik faktorii denir. W, tiim viicuttaki

tek tip 1s1nlamadan kaynaklanan bu etkiden dolay: belirtilen organ veya dokunun toplam
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zarara kismi katkisini temsil etmektedir. Agirlikli esdeger dozun belirtildigi etkin doz,
radyasyondan korunmada, diizenleyici amaglar ve risk degerlendirmesi i¢in kullanilabildigi
gibi, insam etkileyebilecek farkli isinlama geometrilerini normalize eden bir niceliktir.
Baska bir deyisle etkin tiim viicudun radyasyona maruz kalmasiyla tek bir elin maruziyetinin

karsilastirilmasina olanak saglayan bir nicelik sunar. Etkin doz asagidaki gibi tanimlanir:

€= XrrDrr X Wp X Wy (2.7)
burada Dt rbelirli bir radyasyon tiiriine bagli olarak doku/organ hacmine verilen dozdur, Wt
ve WRr sirastyla doku/organ agirlik faktorii ve radyasyon agirlik faktorleridir. Etkin doz ICRP
60°da tanimlanmistir ve Es. 2.7°de kullanilan bazi doku veya organlarin agirlik faktorleri

Cizelge 2.2°de verilmistir (ICRP, 1991).

Cizelge 2.2. Doku/organ agirlik faktorleri

Doku / organ W+
Kirmizi kemik iligi, Kolon, Akciger, Mide, Meme 0,12
Yumurtaliklar 0,20
Mesane, Karaciger, Yemek borusu, Tiroid 0,05
Deri, Kemik yiizeyi 0,01

2.5. Hadron Terapinin Fizigi

Hadronlarla (protonlar ve diger iyonlarla) yapilan radyasyon tedavisi, niikleer enerjilerinin
neredeyse tamamini aldiklar1 yolun sonunda depoladiklari ve bu 1sinlarin hassas bir sekilde
iletilmesinden dolay1 x-1sinlarinin sinirlayici doz depolama 6zelliklerine gore daha tistiindiir.
Radyasyon tedavisi i¢in yiiklii hadron 1silarmin avantajlari, ortamdan gecen ve enerji

depolayan yiiklii hadronlarin temel fizigine baghdir.

Bra ik

Aralik 1904°te, Adelaide Universitesi’nde Matematik ve Fizik Profesérii William Henry

Bragg ve asistan1 Richard Kleeman, Felsefe Dergisi’nde (Londra) radyoaktivite {izerine yeni
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gozlemler yayinladi. “Radyumun egrilerinin iyonlagmasi tizerine” isimli arastirma
makaleleri, ¢cok ince bir radyum tuzu kaynaginin farkli noktalarda alfa pargaciklarinin neden
oldugu iyonizasyon sonuglarini vermektedir. Kaydedilen iyonlasma egrileri, “simdiye kadar
gézlemlenmemis olduguna inandigimiz bir gergedi giin 1s18na c¢ikardi, bir pargacik,
dogrultusunun en ug noktasina dogru daha etkili bir iyonlastiricidir” (Bragg ve Kleeman,
1904). Bunu hemen 1905’te Philosophical Dergisi’nde baska sonuglar izledi (Bragg ve
Kleeman, 1905). Onlarin bulgusu, teorik hesaplardan yola ¢ikarak, bir par¢acigin havada
belirli bir menzile sahip oldugu, bu menzilin baslangi¢ enerjisi tarafindan belirlendigi ve
azalan hizi nedeniyle menzilin sonuna dogru artan iyonlagma gerceklestigi yoniindeydi.
Havadaki iyonlagsma yogunluguna karsi derinligin gosterimi egrilerde pargacik menzilinin
sonunda iyonlasmadaki dik artis seklindedir. Bu Bragg egrileri veya pikleri radyasyonla
tedavide agir yiiklii pargaciklar i¢in tanimlanmis hedef hacimde proton 1sinlar tarafindan
artan doz yogunlugunun fiziksel temelini ifade etmektedir. X-1ginlarinin teshis ve tedavi igin
hemen kullanilmasinin aksine, agir yiiklii iyonlarin ve pargaciklarin tiptaki uygulamasi II.
Diinya Savasi sonrasina kadar ger¢eklesmedi. Robert Wilson, o dénemin alaninda rehberlik
eden birgok fizikgisi gibi, artik ¢calismalarinin bir kisminin insanligin kullanimina agilmasina
karar verdi. Harvard Universitesi Fizik Boliimii’nden randevu aldi ve hemen 1946’da
“Radyolojik Hizli Protonlarin Kullanim1” kitabim1 yazdi (Wilson, 1946). Bu, radyasyon
tedavisinde proton 1gmlarinin kullanimina yonelik ilk 6neriydi. Yiiksek enerjili bir proton
demeti i¢in, Sekil 2.5’teki proton menzilinin sonunda dozdaki ¢ok dik artis1 gosteren

hesaplanmis bir derin doz egrisi sundu.
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Sekil 2.5. 140 MeV’lik proton 111 ve tek bir proton igin dokudaki hesaplanan derin doz
egrisi (Wilson, 1946)
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Parcaciklarin bu gelismis derin doz 6zellikleri nedeniyle, proton tedavisi, foton tedavisine
gore sagliklt dokuya daha az doz depolar. Bu durum, 6zellikle risk altindaki organlar hedef
hacme yakin oldugunda saglikli dokuyu korumak i¢in avantaj saglamaktadir. PBS’de 151n
acilari, risk altindaki organlarin tipik olarak alanin keskin diisiisii (penumbra) kullanilarak
korunmasini saglayacak sekilde segilir. Bu nedenle, bu yanal penumbray1 en aza indirmek

yiiksek klinik 6neme sahiptir (Winterhalter ve digerleri, 2018).

Yavilmis Bragg pik (Spread Out Bragg Peak-SOBP)

Proton radyoterapisinde, maksimum doz depolanmasini saglamak i¢in tiimor hacmi Bragg
pik bolgesinin i¢ine yerlestirilir. Tek enerjili bir proton 1sinmin, dar Bragg zirvesi nedeniyle
tiimdr hacminin tamamen kaplamadig iyi bilinmektedir. Bunun yerine, gelen 1sinin uygun
bir enerji dagilimini1 saglayarak hedef hacimde tek tip doz saglamak i¢in Bragg pikini
yaymak gereklidir (Jette ve Chen, 2011). Bragg pikinin tek dogrultuda genislemesine
yayilmis Bragg pik (SOBP) denir. Hedef hacimi kapsayan tek tip doz dagilimi saglamak
amacityla bir SOBP birkag tane Bragg piki birlestirilerek elde edilir. Bu yontem, genellikle
proton 1sinmin uygun bir menzil modiilatorii veya sirt filtresinden gegirilmesi ile
gerceklestirilir (Chu ve digerleri, 1993). Bir menzil modiilator ¢arki, Sekil 2.6°da gosterildigi

gibi dairesel donen bir disk iizerinde degisken kalinlikta bir sogurucudan olusur.

Sacic kisim

(Kursun)

Modiilasyon kisom
(Polikarbonat)

Sekil 2.6. Yayilmis Bragg pik olusturmak icin kullanilan menzil modiilatér cark:
(Tabatabaeian ve digerleri, 2019)
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Modiilator carki genellikle 10 Hz ile doner, burada ayri sogurucu kalinliklarinin
kombinasyonu, 1sin enerjisinde gegici bir degisiklik tretir (Koehler ve digerleri, 1977).
Sogurucu, diisiik atom numarali (Z) (Lexan veya polikarbonat) ve yiiksek Z’li (kursun)
malzemenin bir kombinasyonundan yapilir. Diisiik Z’li malzeme, kii¢iik sa¢ilma ile 1511
yavaglatirken, yiiksek Z’li malzeme sacgilma derinligini ayarlar. Her sogurucu kalinlik, ayri
bir Bragg pikine karsilik gelir ve her Bragg piki, ayr1 bir agirhik faktorii ile atanir. Istenen
SOBP’yi tiretmek i¢in bireysel Bragg pik noktalarinin agirlikli toplami yapilir (Schlegel ve
digerleri, 2006).

Doz / %

Derinlik / mm

Sekil 2.7. Tek enerjili 1sinlarin Bragg pik noktalari ile elde edilen SOBP (Kooy ve digerleri,
2003)

Durdurma gucii ve Bethe formuli

Birim yol uzunlugu basina ortamda iyonlastirici radyasyon tarafindan kaybedilen ortalama
kinetik enerji durdurma giicii olarak tanimlanir. Yiklii bir parcacigin, sogurucunun hangi
atomuyla ne sekilde etkilesecegini tahmin etmek zordur. Ayrica, yiiklii parcaciklarin
Couloumb kuvvetlerinin, sogurulan ortam boyunca hareketi esnasinda ¢ok sayida atom ile
ayn1 anda etkilesecegini diislindiiglimiiz zaman, parcacigin seyahat menzili bagina kaybettigi
enerjinin yalnizca ortalamasini tahmin edebiliriz. Bethe tarafindan parcacigin yikiini,
kiitlesini, enerjisini ve sogurucu ortamin yogunlugu ile atom numarasini dikkate alarak,
durdurma giiciinii hesaplamak amaciyla formiil tiiretilmistir. Wilson tarafindan dnerilen iyon

isinlarinin temel 6zelligi ise, karakteristik derin doz egrisi veya Bragg egrisidir. Bragg egrisi
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birim uzunlukta ortamda olusan iyon ¢ifti ile yani pargaciklarin ortamda kaybettikleri enerji
ile iligkilidir. Durdurma giicii olarak bilinen nicelik ise, % cinsinden yazilir. Integrali

alindiginda derin doz egrisi ile sonuglanir. Bragg egrisi teorik olarak Bethe (bazen Bloch-
Bethe) formiilii olarak bilinen (Grimes ve digerleri, 2017) ve Bethe tarafindan tanimlanan
esitlik 2.8°dir.

o= m4;2 %2 (42280)2 ' [ln (er?l_cfgf)z ) - BZ] (2.8)

E: ortamda kaybedilen enerji

x : parcacik tarafindan alinan yol

z : parcacik yiiki

e : elektronun yiikii

Me : elektronun durgun kiitlesi

n : ortamin elektron yogunlugu

I : ortamin ortalama uyarilma potansiyeli
Vv : pargacigin hizi

¢ : 151k hizt
B="V/c

Bethe formuliiniin radyasyon tedavisi uygulamalari i¢in en énemli 6zelligi Bragg pikinin
(maksimum doz biriktirme noktasi) yerini belirleyen, enerji depolanmasinin ’ya bagh

olmasidir. Isinin kinetik enerjisi degistirilerek Bragg pikinin konumu takip edilebilir.

Rélatif Doz

Derinlik (mm)

Sekil 2.8. Proton Bragg pik noktalarinin enerjiye baglh degisimi (Suit ve digerleri, 2010)
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Menzil

Mengzil, tek bir pargacik i¢in degil, bir 151n i¢in tanimlanan ortalama bir miktardir. Maddedeki
birgok parcacik yolu neredeyse diiz ¢izgidir. Ortalamasi alindiginda, pargacigin yol
uzunlugu, tahmin edilen degere ve menziline olduk¢a yakindir. Bu basit sonug, parcacik
menzilinin hesaplanmasin1 sayisal veya analitik yaklagimlarla takip edilebilir hale
getirmektedir (Newhauser ve Zhang, 2015). Yiikli bir pargacigin bir ortamda duruncaya
kadar aldigi ortalama yol veya derinlik menzil olarak tanimlanir ve menzil durdurma

giiclinilin integrali alinarak agagidaki gibi belirlenebilir,

Eo (dE\ !
Respa = ;) (d_z) dE (2.9)

Bu esitlik siirekli yavaslama yaklasimi (Continuous slowing down approximation - CSDA)
olarak ifade edilir (Attix, 2004). Pargaciklarin tedavideki farkliliklar1 gézlemlemek i¢in ayni
enerjiden ziyade farkli iyonlarin ayn1 menzile karsilik gelen enerjilerini kiyaslamak daha

uygundur.

50

40

30

csda menzili (cm)

20

10

100 200 300 400 500
Kinetik Enerji (MeV/u)

Sekil 2.9. Proton, helyum, karbon, oksijen ve neon iyonlarin sudaki menzili (Jékel, 2019)

Helyum iyonlar1, niikleon basina ayn1 enerjideki protonlarla ayn1 menzile sahiptir ve karbon
iyonlari, niikleon basina ayni enerjideki proton menzilinin {i¢te birine sahiptir. Sekil 2.9

farkli iyon 1sinlart i¢in bu iliskiyi gostermektedir. Bu iligkinin sonucu, bir proton tesisi ile
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ayn1 menzilde verim saglayan karbon iyonlar1 ile 151n tedavisi tesisi, li¢ kat daha yiiksek

baslangi¢ enerjisine (niikleon basina) ihtiya¢ duyacaktir.

Yan viikseklikteki tam genislik

Bir histogramin tepe noktasinin yart yiiksekligindeki tam genislik (Full Width Half
Maximum, FWHM) degeri, dagilimin genisliginin yaygin olarak kullanilan bir ifadesidir.
Enerji spektrumlar ile iliskili olarak ifade edildiginde, enerjinin yayilmasina neden olan
diger etkiler isin i¢ine girmektedir (Markevich ve Gertner, 1989). Bragg egrisi ¢cok keskin
bir pike sahip olmasina ragmen, daha biiyiik enerjilere karsilik geldigi zaman genisligi artar.
Bragg pik genisligi yani yari yiikseklikteki tam genislik (FWHM) asagidaki formiil ile
tanimlanmaktadir (Chu ve digerleri, 1993).

1 (x—R)?
s(x) = T €XP XZO')Z( (2.10)
o, = 0.012 x RO%51A-05 (2.12)
FWHM = 2v2In20, (2.12)

Buradan E enerjili ve ortalama menzili R olan A kiitle numarasina sahip bir par¢acigin yari

yiikseklikteki tam genisligi hesaplanabilmektedir.

— Proton

0.5 - Pik Genisligi

Normalize doz

U T T T T T 1
0 1 2 3 < 5 6 7 8 9

Derinlik (cm)

Sekil 2.10. Su fantomunda 100 MeV enerjili proton 1sininin Bragg pik genisligi (PHITS’ten
elde edilmistir)
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Yanal sa¢ilma

Klinik uygulamalarda yanal sacgilma, boyuna sacilmadan daha Onemlidir. Menzil
belirsizlikleri nedeniyle tedavi planlama sistemi bir 1s1n1n kritik organin bulundugu bolgeden
gonderilmesine izin vermeyecektir. Ancak kritik organlara yakin timor hedefleri yalnizca
1s1inin kritik yapilar1 gegmesiyle 1ginlanabilme imkanina sahiptir. Yanal sagilma ile bir 1g1nin
hedefe ne kadar yaklasabilecegi hesaplanabilmektedir. Yanal sagilma parcaciklarin hedef
cekirdeklerle Coulomb etkilesiminden kaynaklanir. Fakat bunun yani sira niikleer
reaksiyonlarla birincil pargaciklarin durduruldugu, Bragg pikinin yanal tarafinda dozun
sadece niikleer reaksiyon katkilarindan olustugu bir 1g1n1n yanal genisligine katkida bulunur.
Yikli bir hadronun depoladigi enerjinin yanal sekli Moliere sagilma teorisi ile
tanimlanmaktadir (Kraft, 2000). Coklu sagilma olaylari, Esitlik 2.13 ve 2.14’te agiklanan,

1s1nin merkezi civarinda Gaussian bir doz dagilimina yol agar.

1 82
f(e) = mexp (— E) (2.13)
14.1 MeV d 1 d
R \[Lrad(1 — 2logyg L—d) (2.14)

p: Parcacik momentumu

Lrad: Radyasyonun maddedeki uzunlugu
d: Hedefin kalinlig

B="V/c

0: Sagilma agis1
Bu denklemler, yanal doz dagilim genisliginin, parcacik momentumu, terapotik isinlarda
hedefin derinligi olarak yorumlanabilen hedefin kalinlig1 ve sagilma agisiyla olan iligkiyi

gostermektedir.

Lineer enerji transferi (LET)

Lineer enerji transferi, elektromanyetik etkilesimlere giren yiiklii parcaciklarin hareketi

boyunca depolanan ortalama enerji oranini veren fiziksel bir ifadedir. Yiiklii pargaciklarin
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hiz1 azaldik¢a LET degerleri artar. Pargacik menzilinin herhangi bir noktasindaki LET, farkli
enerjilerdeki birincil ve ikincil pargaciklarin toplami oldugundan, LET spektrumu genis
olabilir ve bu yiizden Gauss dagilimina sahip olmayabilir (Blakely ve digerleri, 1984). LET,
radyobiyoloji ile ilgili olan 6zel bir durdurma giicii seklidir. Standart durdurma giiciline
benzer sekilde, LET birim uzunluk basina ortama aktarilan enerjiyi veren bir Olcudiir.
Fotonlarla elektronlarin etkilesimlerinde belirli bir esik enerjisinin {izerindeki kinetik
enerjiye sahip olan ikincil parcaciklar tarafindan tasinan enerjiyi hesaba katmayan siirh

LET, La kullanilir (Attix, 2004).

e o (2.15)

Agir pargaciklar i¢in ¢arpisma durdurma giiciine esit olan sinirlandirilmamis LET, L, en

uygunudur (Wilkens ve Oelfke, 2003).

dEOO
= dx

Lo (2.16)

LET genellikle ya birincil pargaciklarin akisi ile “iz-ortalamali LET” (Es. 2.17) ya da dozuna
gore “doz-ortalamali LET” olarak (Es. 2.18) agirliklandirilir. Tek enerjili protonlar i¢in hem
iz hem de doz ortalamali LET, durdurma giiciine esittir (Wilkens ve Oelfke, 2003).

Jy? ®r () Lo (r)dr
Li () = S (2.17)
0 r
[P @ (®)Leo A (r)dr
Laoz(®) = fooo O (O Loy (1) dr (2.18)

burada @, menzili r olan parcacigin akisidir. LET’in birimi genellikle keV/um ile ifade

edilir.
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DNA hasari

DNA hasari iki sinifa ayrilabilir: endojen ve eksojen. Endojen DNA hasari, hiicrelerde dogal
olarak bulunan su ve reaktif oksijen tiirleri ile reaksiyonlara giren kimyasal bakimdan aktif
DNA’dan kaynaklanmaktadir. DNA’nin yakin g¢evresindeki molekiillerle bu tiir dogal
reaksiyonlar, kalitsal hastaliklara ve sporadik kanserlere neden olmaktadir (Reuter ve
digerleri, 2010). Ote yandan eksojen DNA hasar1 ise ¢evresel, fiziksel ve kimyasal faktorler
tarafindan DNA’ya zarar verilmesidir. UV ve iyonlastirici radyasyon (IR) bunlara verilecek
ornekler arasindadir (Chatterjee ve Walker, 2017). Hiicrelerin yok olmasina neden olan
radyasyonun oncelikli etkisi, hiicrenin ¢ekirdegindeki yeteri kadar olan DNA hasar1 olarak
diisiiniilmektedir. Bundan dolayidir ki radyasyonun biyolojik etkilerinin biiyiik kismi 2 nm
uzunlugundaki DNA 06lgeginde gerceklesir. Alfa, beta, gama, nétronlar ile x-1s1nlarindan
olusan IR, kayalardan, topraktan ve radondan kozmik radyasyona ve tibbi cihazlara kadar
uzanan ¢esitli kaynaklarda hayatimizda bulunmaktadir. Her radyasyon tiirii, dogrudan veya
dolayli etkisi ve iyonlagsma yogunlugu tanimlamak i¢in simniflandirilmaktadir. Maddeye
aktarilan enerji miktarina baglh olarak radyasyonlar ya yiiksek LET ya da diisiik LET olarak
siniflandirilir. Biyolojik hiicrelerin iyonlastirici radyasyona maruz birakilmasi durumunda
DNA yapist zarara ugramaktadir. Genel olarak, bir hiicre ne kadar sik c¢ogalirsa,
radyasyonun verdigi hasara karsi o kadar hassas olur, yani hiicrenin radyasyona maruz
kalmas1 nedeniyle verilen hasart dogru bir sekilde onarma olasiligi azdir. Sonugcta,
radyasyonun neden oldugu hasar durumunda kanser hiicreleri, saglikli hiicrelere kiyasla
daha yavas yeniler. Iyonlastirici radyasyon tarafindan DNA’ya verilen hasar iki sekilde
gerceklesebilir: dogrudan hasar ve dolayli hasar Sekil 2.11°de gosterilmektedir. Yiikli
parcaciklar veya fotonlar, DNA’ya ait elektronlarla dogrudan etkilesime girip DNA
zincirinde bir kirilma gergeklestiginde dogrudan hasari meydana getirmektedir. Serbest
radikaller yoluyla hiicrelere zarar verildiginde ise dolayli hasar s6z konusudur. Serbest
radikal, atomik yoriingede eslesmemis bir elektrona sahip olan ve iyonlastirici radyasyon ile
su molekiilleri etkilesime girdiginde meydana gelen bagimsiz olarak tanimlanabilen oldukca
yogun kimyasal tepkimeye girme egilimindeki molekiil, iyon veya atomdur (Lobo ve

digerleri, 2010). Bu etkilesimin sekli asagidaki gibidir:

Radyasyon + H,O — H,O" + ¢
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Bagka bir su molekiilii ile tekrar etkilesime giren serbest iyon radikali (H2O") bir tane
hidroksil radikali (OH) meydana getirir:

H,O* + H,O — H30" + OH".

Serbest hidroksil radikalleri (OH’) yogun bir sekilde kimyasal tepkimeye girme
egilimindedir ve hiicredeki bir DNA molekiilii ile reaksiyona girdigi zaman iplik kopmasina
neden olan zararli kimyasal reaksiyonlar1 olusturmaktadir. Iyonlastiric1 fotonlar hiicreye
oncelikle dolayli etkilesimler yoluyla zarar verirken, enerjik hadronlar cogunlukla hiicreye

dogrudan reaksiyon yoluyla zarar vermektedir.

Z\jq\

Dolayh hasar

Sekil 2.11. Radyasyonun dogrudan ve dolayli etkisinin gésterimi (Hall ve Giaccia, 2012)

Bagil biyolojik etkinlik (RBE)

Radyasyon tedavisinde protonlar ve diger iyonlarin kullanilmasi {istiin doz dagilimi
sayesinde tiimorlere yiiksek doz verilmesi imkan1 saglar (Olsen ve digerleri, 2007). Bragg
egrisi boyunca pargaciklarin hiicresel tepkisini ve biyolojik etkinligini tanimlayan eksiksiz
ve saglam bir model, biyolojik optimizasyonunu kolaylastirabilir (Abolfath ve digerleri,
2017). Radyasyonun hiicresel etkisi laboratuvar ortaminda RBE kullanilarak 6l¢iiliir. RBE,

ayni sogurulan dozun, referans bir radyasyonun sogurulan dozuna karsi sahip oldugu
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goreceli etkidir. S6z konusu biyolojik etki keyfidir, ancak genellikle hiicre ¢ogalmasi ile

iligkilidir. RBE’nin tanimi su sekildedir:

RBE = Zref (2.19)

Dtest

burada D, referans radyasyon dozu ve Dies; ayni biyolojik etki igin gerekli test
radyasyonunun dozudur (Hall ve Giaccia, 2012). Radyoterapi tedavi planlamalarinda
sogurulan dozlar, karsilig1 olan RBE degerleri ile hesaplamaya katilir. Proton 1ginlari tek tip
bir RBE degerine sahip olan Bragg egrisi ile gosterilmektedir. Agir iyon tedavilerinde
biyolojik optimizasyon kullanilirken, proton tedavilerinde statik 1,1’lik sabit bir RBE degeri
kullanilmaktadir (Abolfath ve digerleri, 2017). He iyon isinlarinin RBE’sinin 1,2 ile 1,4
arasinda degistigi ve dolayisiyla protonlarin (1,1) RBE’sinden biraz daha biiyiik oldugu
bilinmektedir (Halperin, 2006). Karbon iyon demetleri, derinligin bir fonksiyonu olarak
Bragg egrisi izerinde degisen RBE’ye sahiptir (Suit ve digerleri, 2010).

2.6. Ikincil Parcaciklar

HT’de doz dagilimi, birincil pargaciklar ile ikincil pargaciklardan kaynaklanmaktadir.
Niikleer etkilesimlerden kaynaklanan ikincil pargaciklar, ii¢ farkli nedenden dolay
onemlidir. Birincisi, MC tedavi planlamasi diisiiniiliiyorsa tiim niikleer etkilesim iiriinlerinin
toplam doza ne derecede katki sagladigi ve dolayisiyla izlenip izlenmemesi sorusudur.
Ikincisi, diisiik enerji veya agir ikincil parcaciklar nedeniyle artan RBE ihtimalidir. Ugiincii
olarak ise, niikleer etkilesimlerin neden oldugu nétronlar, hedef hacimden ¢ok uzaktaki
bolgelere doz verebilir (Paganetti, 2002). Protonlar, fotonlar ve elektronlardan ziyade
ndtronlar, ikincil radyasyon alaninin en 6nemli bilesenleridir. Notronlar, 151n iletim sistemi,
ekipmanlar1 ve oOzellikle hastanin viicudu ile birincil pargacik 1511 etkilesimlerinden
kaynaklanmaktadir (Ansarinejad ve Ferrari, 2015). Radyasyonun etkisi altinda maddede
meydana gelen niikleer reaksiyonlar tarafindan ndétron {iretiminin incelenmesi, deneysel
olarak zor olmasina ragmen, bir¢ok uygulama i¢in énemlidir. Bunlar, HT uygulamalarindan
radyasyondan korunmada kullanilan malzeme ve binalarin tasarimina, patlayicilarda
kullanilan malzemelerin tespitine kadar degismektedir (Marafini ve digerleri, 2017). Proton
tedavisinde termal notron enerjisinden maksimum proton enerjisine kadar nétron

tiretilmektedir (Farah ve digerleri, 2015; Zheng ve digerleri, 2007). Fotonlarla radyasyon
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tedavisinde ndtron enerji spektrumu birkag MeV’in altindayken, HT i¢in {iretilen n6tronlar
¢ogunlukla hizli ve ultra hizlidir. Ornegin karbon iyonu tedavisinde (enerji 220 MeV’ye
kadar), 20400 MeV araliginda bulunmaktadir (Marafini ve digerleri, 2017). Bu yiizden
notronlar, 15in tarafindan dogrudan hedeflenmeyen veya 1smmin gegmedigi viicut
bolgelerindeki doz birikimine 6nemli bir katkida bulunur ve hastanin viicudunda olusan en

zararl radyasyon tiirlerinden birini temsil etmektedir (Newhauser ve Durante, 2011).

. Notronlar

Gelen Proton Parcalar

veya iyon

Uriinler

Aktivasyon

Sekil 2.12. Gelen proton ve agir iyonlarin atom g¢ekirdegi ile esnek olmayan ¢arpismalari
sonucu olusan ikincil pargaciklar (Radiologykey, 2021)

2.7. Notronlarin madde ile etkilesimi

Gama 1s1nlarinda oldugu gibi, ndtronlar yiik tasimazlar ve bu nedenle yiiklii parcaciklar ve
elektronlar i¢in enerji kayb1 mekanizmalarina hakim olan Coulomb kuvveti araciligiyla
maddeyle etkilesemezler. Ayrica nétronlar herhangi bir sekilde etkilesmeden maddede ¢ok
fazla yol alabilir. Bu yiizden bazi detektorler tarafindan olgiilemezler. Bir nétron, soguran
maddenin ¢ekirdegi ile etkilesir. Sonugta ya tamamen kaybolur ya da ikincil radyasyonlar
ile yer degistirebilir. Hatta nGtronun enerjisi veya dogrultusu tamamen degisebilir (Knoll,
2010). Ana etkilesim sekli, ¢ekirdeklerle olan kuvvetli etkilesimdir. Kuvvetli etkilesim ¢ok
kisa menzilli oldugundan ve c¢ekirdekler atom boyutuna kiyasla c¢ok kiiciik bir hacim
kapladigindan, nétronlarin ¢ok niifuz eden parcgaciklar olmasi sasirtici degildir. Fotonlarla
birlikte dolayli olarak iyonlastirici radyasyon olarak kabul edilirler (Okour, 2021). N6tronun
kiitlesi 1,675 x 102" kg ve serbest ndtronun yar1-omrii 885,7 + 0,8 saniyedir. Bir ndtron
yiiksiiz oldugu ve yoriingedeki elektronlarla etkilesmedigi i¢in hedefin i¢inden kolayca
gecerek sagilma ve sogurma gibi farkli reaksiyonlar olusturabilir. Bunun yaninda,

gergeklesme ihtimali olan reaksiyonlar doz dagilimina ayn1 miktarda katkida bulunmazlar.



31

Reaksiyonlarin katki miktar, hedef cekirdek ve nétron enerjisine gore degisiklik
gostermektedir. Insan yumusak dokusunun ¢ogunu olusturan hidrojen, karbon, oksijen ve
nitrojen atomlar1 (%10,5 H, %22,6 C, %63,7 O, %2,34 N) notron ile farkl sekilde etkilesir
(White ve digerleri, 1989). Ornegin, hidrojenin uyarilmis durumlar1 olmadig1 igin inelastik
sacilma etkilesimi yoktur. Bu nedenle, daha yiiksek hidrojen icerigi ile bir nétron 1s1nina
maruz kalan yagda sogurulan doz, kastakinden yaklasik %20 daha fazladir, ¢iinkii yliksek
enerjili bir nétron 1sinindan dokuda depolanan doza, agirlikli olarak geri tepme islemi
katkida bulunur (Khan ve Gibbons, 2014). Nétronlar enerjisine gore temelde li¢ kategoriye
ayrilir: 0,5 eV’nin altinda termal nétronlar, 0,5 eV’den 10 keV’e kadar ara (orta) enerjili ve
10 keV’nin fzerindekiler hizli noétronlar (Park ve Kang, 2011). Notron yakalama
etkilesimlerinde diigiikk enerjili ndétronlar, y-isinlarina neden olurken, yiiksek enerjili
notronlar maddedeki esnek sacilma ile sonuclanir. Dozimetrik agidan, insan viicudundaki
doza, 10 keV’in tizerindeki hidrojen ¢ekirdeklerinin elastik sagilmasindan kaynaklanan geri
tepme protonlarinin katkisi, bu enerjinin altinda ise termal nétron yakalama etkilesiminden

kaynaklanan y -1sinlar1 baskindir (Park ve Kang, 2011).

Esnek sacgilma

Bir notron bir ¢ekirdege carptifinda ve elastik olarak geri dondiiglinde elastik sagilma
meydana gelmektedir. Aktarilan kinetik enerji, ¢arpisma agisina, ¢arpismadan sonraki
ndtron ve g¢ekirdegin hareket dogrultusuna bagli olarak degisebilir. Notron bir ¢ekirdege
carptiginda, geri tepebilir veya farkli dogrultularda sagilabilir. Ik etkilesimde, kinetik enerji
tamamen korunur. Ikinci etkilesimde ise, kinetik enerjinin biiyiik kismi ¢ekirdege transfer
edilir, boylece geri tepen ¢ekirdek, uyarma ve iyonlagma ile enerji kaybederek iyon ciftine
dontisiir. Bu etkilesim mekanizmasi, 10 MeV’e kadar diisiik enerjili durumlarda 6nemliyken,
150 MeV’in iizerinde pek bir 6nemi yoktur (Park ve Kang, 2011). Kinetik enerjisi Eo olan
bir nétron ile baslangicta hareketsiz durumdaki kiitle numarast A olan bir g¢ekirdek
arasindaki esnek carpismayi ele alalim. Carpigsma esnek oldugundan, notron ¢ekirdegin
kuantum durumunu degistirmeden yon degistirir. Kiitle merkezi referans sisteminde kinetik
enerji korunsa da, merminin son enerjisi E, Eo’dan kiigliktiir. Aslinda, esnek ¢arpismalar,
cogunlukla hizli nétronlarin frenlenmesinden sorumludur. Momentum ve kinetik enerjinin
korunum yasalarini kullanarak bunu gérmek kolaydir (Okour, 2021). Hizli nétronlar, elastik
sacilma etkilesimleriyle termallestirilir. Elastik sacilma etkilesimi, hedefin atom agirligi ile

yakindan iligkilidir. E kinetik enerjili bir nétron atom agirligt A olan bir gekirdekle



32

karsilasirsa, ortalama enerji kayb1 2EA/(A + 1)2°dir. Bu nedenle, en az sayida esnek ¢arpisma
ile notronlarin enerjisini azaltmak i¢in kiigclik A’ya sahip hedef ¢ekirdekler kullaniimalidir.
Ornegin, termal dengeye (0,025 eV: 293'K’de nétronlar i¢in en olas1 enerji) ulasmak igin
hidrojen atomunun sadece 18 carpismaya, karbon atomunun ise 110 ¢arpigsmaya ihtiyact

vardir (Park ve Kang, 2011).

Esnek olmayan sacilma

Esnek olmayan c¢arpigsmalar (n, n') ¢ekirdegi uyarilmis bir durumda birakir ve uyarilmisg
cekirdek daha sonra bir foton emisyonu yoluyla bozunabilir. Terapotik enerji araligindaki
hizl1 notronlarin etkilesimlerinde bu etkilesim baskindir, bu da fotonlarin, nétronlarin ve
yukli pargaciklarin emisyonuna neden olur (Khan ve Gibbons, 2014). Esnek olmayan
sagilma esnek sagilmadan yalnizca ikincil pargaciklarin nétron olmamasiyla farklidir. Bir
noétron bir ¢ekirdege garpabilir ve anlik olarak sogrulabilir, bu da sonunda radyasyon salan
uyarilmig bir durum ¢ekirdegini olusturur. Bir nétron bir ¢ekirdege ¢arptiginda ve igine
girdiginde, ¢ekirdek kararsiz bir duruma uyarilir. Bundan sonra, uyarilmis ¢ekirdek y -151m
yayarak kararli duruma doner. Bu nedenle, ortalama enerji kaybi, ¢ekirdek i¢cindeki enerji
seviyelerine baghdir. Cekirdegin tiim uyarilmis durumlart ¢ok yiiksekse, esnek olmayan
sacilma meydana gelmez, bu etkilesim sadece yiiksek enerjili nétronlar agir ¢ekirdeklerle
etkilesime girdiginde gercgeklesir. Hidrojen ¢ekirdegi uyarilmis duruma sahip degildir, bu
nedenle sadece elastik sacilma meydana gelir. Bununla birlikte, nStronun enerjisi ve atom
kiitlesi yeterince biiylikse, ¢esitli emisyonlar olusabilir. Birden fazla n6tron yayilirsa niikleer
fisyon meydana gelir (Park ve Kang, 2011). Noétronun gekirdegi uyarmak igin yeterli
enerjiye sahip olmasi gerektiginden, tesir kesiti 1 MeV diizeyinde bir esik enerjisinin altinda
sifirdir. Notronlar gesitli niikleer reaksiyonlar yoluyla ¢ekirdeklerle etkilesime girdiginde en
yiiksek olasiliga sahip siiregler, gelen noétronun hedef ¢ekirdekten bir veya daha fazla
niikleondan basladigi (n, p), (n, a), (n, d) vb. tiiriindeki reaksiyonlardir (Okour, 2021).

Notron vakalama (n.y )

Bu etkilesimde notron, soguran ortamin ¢ekirdegi tarafindan yakalanir ve sadece soguran
maddenin atomlar1 y-151n1 yayar. Esnek olmayan sacilma ile benzerdir fakat yalnizca diisiik
enerji bolgelerinde gergeklesir ve bu durum nodtronun kaybolmasi (yakalanmasi) ile

sonuglanir. Etkilesimin sonunda, baslangigtaki ¢ekirdegin artan kiitle numarasi ile ayni
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elementin izotopu meydana gelir. Notronun sahip oldugu enerjiyle notron yakalama
etkilesimini olasilig1 ters orantilidir. Enerji kaybetmis sagilan nétron, belirli bir ¢ekirdek
tarafindan yakalanir ve bu olasiliga “yakalama tesir kesiti”” ad1 verilir. Belirli bir ¢ekirdegin
yakalanma olasilig1, hedef ¢ekirdekten ve enerjisinden farklidir. Notron yakalama etkilesimi,
diistik enerji araliklarinda notronlar tarafindan dokuya aktarilan enerjinin 6nemli bir kismini
aciklar. Fakat hidrojen yakalama reaksiyonu, dokudaki termal nétronlardan doza en biiyilik
katkiy1 saglar (Park ve Kang, 2011). Bu siire¢lerin tesir kesitleri genellikle v-1 ile orantilidir,
bu da diisiik hizli nétronlar durumunda baskindir. Tesir kesitinin belirgin bir maksimumdan
gectigi dar enerji araliklarinda degisken sayida rezonans, bu diizeltilmis davranisin {izerine
bindirilir. Bu maksimum noktalar, nétron sogruldugunda olusan karmasik ¢ekirdegin
kararlihg: ile ilgilidir. Tip fizigiyle ilgili olarak *N (n, p) *C ve H (n, y) 2H
reaksiyonlarindan bahsedebiliriz (Okour, 2021).
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Sekil 2.13. Notronun enerjisine gore agirlik faktorleri (Wr) (The 2007 Recommendations of
the ICRP, 2007)

2.8. Monte Carlo

MC tekniginin Ozilinde yatan sey bilgisayar araciligiyla nesnelerin ve siireclerin rastgele
tiretilmesidir. Nesneler, ndtronlarin taginmasi, karmagik bir yol baglantis1 ya da borsanin
evrimi gibi gergek yasamin modellenmesinin bir parcast olacak sekilde ortaya cikabilir.
Fakat bazi durumlarda MC yontemlerindeki rastgele nesneler, tamamiyla deterministik

problemlerin ¢6ziimii amaciyla yapay olarak tanimlanir. Boylece, MC yalnizca rastgele
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orneklemeyi igeren belirli olasilik dagilimlarini ifade eder. MC tekniklerinin yapay veya
dogal ortamindaki ana fikir, Biiyilk Sayilar Yasasini ve baska istatistiksel hesaplama
yontemleri araciligiyla birgok ilgili miktar1 elde etmek amaciyla deneyin bircok kez
tekrarlanmasidir (veya yeterince uzun bir benzetim hesaplamasini kullanmak) (Kroese ve

digerleri, 2014).

Ornekleme, herhangi bir nesne hakkindaki bircok gerceklesmeyi gozlemleme yoluyla bilgi
toplamaktir. Ornek olarak, iiretim hattindaki rastgele bir siirecin ya da gercek yasam
sistemlerinde bulunan bazi iletisim aglarinin davraniginin  taklit edildigi benzetim
modellemesi verilebilir. Bir bagka 6rnek, genellikle bir sonraki dagilimdan 6rnek almak icin
kullanilan Markov zincirinin Monte Carlo’nun (MCMC) istatistik hesaplamalarinda

bulunmasidir (Kroese ve digerleri, 2014).

Tahmin, istenen benzetim modeliyle ilgili baz1 sayisal niceliklerin 6n goriilmesidir. MC
yonteminin dogal ortaminda bulunan bir Ornek, tretim hattindaki beklenen g¢iktinin
tahminidir. Yapay olarak verilen Ornek, rastgele bir degiskenin beklentisinin integralini

yazarak MC teknikleri araciligiyla degerlendirilmesidir (Kroese ve digerleri, 2014).

MC yontemi, karmasik fonksiyonlarin optimizasyonu i¢in ¢ok giliclii bir aractir. Birgok
uygulamadaki bu fonksiyonlarin deterministik oldugu bilinir. Rastgelelik yapay olarak
tanitilir ve bu sayede nesnel fonksiyonun tanim kiimesinin daha verimli bir sekilde aranmasi
saglanir. MC teknikleri ayrica benzetim sonucunda kendi rastgeleliginin fonksiyonu olan

giiriiltii fonksiyonlarii optimize etmek i¢in kullanilir (Kroese ve digerleri, 2014).

MC yontemi ilk defa 1947°de Stanislaw Ulam ve John von Neumann tarafindan boliinebilir
malzemelerde nétron difiizyon problemini ¢6zmek igin Onerilmistir (Metropolis, 1987).
Notronun ortamla etkilesimlerinin stokastik dogasindan dolayi, iyi karakterize edilmis
parametrelere ragmen analitik olarak kolay kolay c¢oziilemez. Bu stokastik dogayi
yakalamak ve fiziksel olarak karmagik durumlarda bile daha giivenilir sonuglar elde etmek

amaciyla MC yontemi tasarlanmistir.
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2.8.1. Monte Carlo’nun temeli

[statistiksel fizikte sadece belli problemler tam ¢oziilebilir. Karmasik problemlerin ¢dziimii
icin sayisal yontemler, yalnizca yaklasik olarak ¢oziilebilecek problemler i¢in kesin sonuglar
verebilir. Yar1 deneysel bir karaktere sahip olan sayisal benzetim, temel ve deneysel davranis
arasina yerlestirilmis olup en c¢ok kullanilan benzetim yontemlerinden birisi MC’dir
(Khelfaoui ve Babahani, 2019). MC y6ntemi, bir problemin ¢6ziimiine yakinsamak i¢in ¢ok
saylda bagimsiz ve stokastik denemeyi kullanan bir istatistiksel hesaplama teknigidir
(Metropholis, 1949). MC yo6nteminin en sik kullanilan basit bir 6rnegi, m’in tahmin
edilmesidir (Savic ve digerleri, 2015). Bir karenin igine bir birim daire ¢izip, kareye rastgele
oklar attiktan sonra dairenin i¢ine diisen oklar1 sayarak, dairenin alani i¢in formiiller
kullanilmasi yoluyla 7 degeri tahmin edilebilir, Adaire = nr?l4, ve kare, Axare = 1° = 12 (bkz.
Sekil 2.14). Bir bilgisayari, karedeki rastgele noktalar1 temsil etmek ve dairedeki kesri
saymak icin rastgele kartezyen koordinat ciftleri olusturacak sekilde programlamak
miimkiindiir. Birgok deneyden elde edilen bu oran 7/4’e yakin olmalidir ve oran n/4 igin bir
tahmin olarak adlandirilir (Kalos ve Whitlock, 2008). Dairenin dortte bir alaninin karenin

alanina oran1 Es. 2.20°deki denklem ile hesaplanmaktadir.

Top= [l 1dxdy (2.20)

4

Sekil 2.14. w’in Monte Carlo tahmini: isaretlerin kare ve g¢eyrek daire igine rastgele

yerlestirilmesi sonucu birim daire igine giren oranin belirlenmesi (Sharma ve
digerleri, 2021)
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Genel bir Monte Carlo hesaplamasi icin, olay benzetiminde atilan adimlar olasilik
dagilimlar1 tarafindan yonetilir. Her deneme, bir olay olusturmak icin bu yonetilen
dagilimlarindan rastgele ornekler alir. Tiim denemelerin sonunda, ilgilenilen nicelik i¢in

nihai bir deger elde etmek i¢in tiim sonuglar toplanir (Savic ve digerleri, 2015).

3.5 =

2.5 -

Pi sayisinin hesaplanmasi
[o5)
1

| | | | | | | | |
20 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000 9000 10000

Denemelerin sayisi

Sekil 2.15. Deneme sayisinin fonksiyonu olarak 7’nin gosterimi (Savic ve digerleri, 2015)

Monte Carlo yonteminin sahip oldugu temel 6zellikler sunlardir:

e (ikti, bircok bireysel ve stokastik denemenin tirliniidiir.

e Dogal paralellestirilebilirlik her bir denemenin bagimsizligindan kaynaklanir.

e Olasilik dagilimi1 6rneklemesi igin rastgele sayilara ve dolayisiyla sdzde rastgele say1
iireteclerine glivenmeye ihtiyag vardir.

e Yeterli derecede bilgisayar imkanlari sayesinde dogruluk potansiyeli yiiksektir.

Monte Carlo ile radyasyon tasima

MC yontemi ile parcacik tagimada temel yaklasim her parcacigin maddede aldigi yol
boyunca izlenmesi mantigina dayanmaktadir. Bireysel parcacik etkilesimlerinin olasilik
dagilim fonksiyonlar1 karakterize edilerek benzetim gerceklestirilir. Her bir adimdaki
olasilik dagilimlarindan elde edilen rastgele se¢imlerle etkilesimlerin meydana gelisi ve
sonucuna karar verilir. Olasilik dagilim fonksiyonlari, temel fizik modellerinden ve deneysel

verilerden elde edilen etkilesim tesir kesitlerinden olugsmaktadir.
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Parcaciklar, bireysel atomlar, elektronlar, molekiiller ve cekirdekler ile etkilesime girer.
Ayni birincilden meydana gelen tiim ikinciller depolanarak yeni bir adim baglatilmadan
taginir. Parcacik tasimada bir parcacigin kaderi, onceki olaylara degil yalnizca mevcut

ozelliklerine baglidir.

Malzeme oOzelliklerinin genellikle sabit ve homojen oldugu varsayilmaktadir. Pargacik
reaksiyonlar1 sonucunda malzeme 6zellikleri degisime ugramaz. Birgcok MC kodu sabit bir
malzeme tanimina sahip oldugundan bir nétron alaninin malzemenin izotop bilesimini
degistirdigi sorunlar dikkate alinmaz. MC’nin giivenilirligi ve dogrulugu, olasilik dagilim
fonksiyonu temelli modellerle iliskilidir. Istatistiksel sonuglarin dogrulugu olay sayisina

bagli olarak degismektedir.

MC yontemi doz hesaplamalari i¢in en dogru yaklasim kabul edilerek radyasyon tedavisi
fiziginde yaygin olarak uygulanmaktadir. Bunun nedeni, elektromanyetik ve niikleer
etkilesimler icin deneysel tesir kesit verileri kullanarak pargacik etkilesimlerinin fizigini
hesaba katmasidir (Paganetti ve digerleri, 2008). Monte Carlo, dogasi ve pargacik adimlarini
ayr1 ayri ele almasi nedeniyle, radyasyon tedavisinde sik karsilasilan karmasik ortam
sorunlarinin iistesinden gelme konusunda yeteneklidir (Chetty ve digerleri, 2007).
Radyasyon tedavisi ile ilgili hesaplamalarda, EGSnrc (Kawrakow, 2000), FLUKA (Ferrari
ve digerleri, 2005), GEANT4 (Agostinelli ve digerleri, 2003), MCNP (Hendricks ve
digerleri, 2000), SHIELD-HIT (Gudowska ve Sobolevsky, 2006) ve PHITS (Sato ve
digerleri, 2018) gibi bazit MC paketleri kullanilmaktadir.

Benzetim verimliligi

Verimlilik, istatistiksel yakinsamayi hizlandirmak amaciyla yani dogal olmayan olasilik
dagilimlarindan oOrnekleme ile gergeklestirilmektedir. MC benzetim hesaplamalariin

verimliligi i¢in yaygin olarak kullanilan evrensel bir 6l¢ii Es. 2.21 ile verilmistir.

e= —— (2.21)

Burada € verimlilik, o2 ilgilenilen 6lgiimiin tahmini varyansidir ve T 6l¢iimii, 6% varyansi

ile benzetim i¢in hesaplamada harcanan bilgisayar zamanidir (Garcia-Pareja ve digerleri,
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2021). Benzetim verimliligini artirmak igin bazen T siiresi kisa tutulur bazen de varyansi

azaltmak icin bazi teknikler uygulanir.

2.8.2. Tasima simirlamalari

Tasima simirlama, deneme basma hesaplama siiresini azaltmak i¢in belirli kriterleri
karsilayan ya da karsilamayan parcaciklar1 dahil veya hari¢ tutmak i¢in tasarlanmis yaklasim

teknikleridir (Chetty ve digerleri, 2007).

Menzil reddetme

Rastgele bir degisken i¢in deneme degerinin se¢ilmesi ve Onerilmesi gibi yeni bir 6zellik
vardir. Bu deger bir veya daha fazla teste tabi tutulur (bir veya daha fazla rastgele degisken
iceren) ve kabul edilebilir, yani gerektiginde kullanilabilir veya reddedilebilir. Reddedilirse,
bir deneme degeri segme ve test etme dongiisii, bir kabul gerceklesene kadar tekrarlanir.
Yontemin 6nemli bir 0Ozelligi, Orneklemeyi gerceklestirmek i¢in  dagilimin
normallestirilmesinin agik¢a bilinmesine gerek olmamasidir. Menzil reddetme ise bir
pargacigin menzili, istenilen bolgeye ulasmak i¢in yeterli degilse ya da pargacik istenilen
bolgenin o6tesinde basladigi zaman dahil edilmedigi i¢in hesaplama siiresini azaltan bir

tekniktir (Chetty ve digerleri, 2007).

Enerji sinirlama

MC benzetim hesaplamalari, parcacik enerjileri belirlenen esik enerjisinin (sinir enerjisinin)
altinda oldugu zaman durdurularak daha hizli hale getirilebilir. Genellikle yiiksek gecis
kriterlerine sahip parcaciklarin atilmasiyla enerji esigi ve sinir1 belirlenir (Chetty ve
digerleri, 2007). Pargaciklarin sahip oldugu enerjiye ve i¢inden gegctigi ortama bagl olarak
alacagr menzil hesaplanabilir. Hesaplanan bu uzunluk uzaysal ¢oziintirligiin altindaysa,
parcaciklarin hareketi sonlandirilir ve bolgesel olarak enerjileri depolanmis varsayilir. Bu
sekilde sonlandirilan izler sayesinde olay basina siirenin azaltilmasi enerji sinirlama ile
gergeklestirilir  (Noack, 1991). Disiik enerjilere sahip parcgaciklar yiiksek enerjili
parcaciklarin olusmasina neden oldugundan, enerji sinirlama, yalnizca diisiik enerjiye sahip

parcaciklarin belirli bolgede sifir 6neme sahip oldugu durumlarda kullanilabilmektedir
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(disiik enerjilere sahip olan pargaciklar farkli bolgelerde farkli 6nem derecelerine sahiptir)

(Saidi ve digerleri, 2013).

Yiiklii parcaciklarin tasinirken, bazi diisiik enerjili sinirlamalarda parcacigin hareketi
izlenmez. Kesme enerjisinin belirlenmesi hesaplamay1 iki sekilde etkileyebilir. Kesme
enerjisinin degeri ne kadar yliksek olursa hesaplama da o kadar hizli olur ki bu hesaplama
hizim1 énemli lciide artirabilir. Ikincisi, ¢ok yiiksek bir kesme enerjisinde durmak doz
dagilimin1 olumsuz sekilde etkileyebilir, ¢iinkii “durdurulmus” yiiklii pargacik, hareketinin
sona erdigi yerden uzakta enerji depolayabilir (Chetty ve digerleri, 2007). Bu yiizden, enerji

kesme noktasini belirlerken bu iki durum goz oniine alinmalidir.

Zaman sinirlama

Zaman sinirlama, hayatta kalma olasiligi sifir olan bir Rus ruleti gibidir. Zamanin
sinirlanmasi, izleri sonlandirir ve bdylece gecmis basina bilgisayarin hesaplama siiresini
azaltir. Parcaciklar, siireleri belirlenen zamani astiginda sonlandirilir. Zaman sinir1 yalnizca,
son zaman bolmesinin belirlenmesinden daha 6nce olacagi zamana bagli problemlerde
kullanilabilir. Enerji simirlama ve zaman sinirlama benzerdir, ancak sinirlamada daha
dikkatli olunmalidir ¢linkii diisiik enerjili pargaciklar yiliksek enerjili parcaciklar

tiretebilirken, ge¢ zaman pargacigi erken zaman pargacigini tiretemez (Saidi ve digerleri,

2013).

2.8.3. Varyans azaltma teknikleri

Varyans azaltma teknikleri, klinik uygulamalarda MC hesaplamalari igin vazgecilmezdir.
Onlar olmazsa, hesaplama siireleri hala gereginden uzun olurdu. Bu yiizden varyans azaltma
teknigini dogru kullanmadigimiz zaman hesaplama verimliligi azalabilir ve hesaplama
stiresi artabilir. MC pargacik tasima benzetimlerini kullanmadaki zorluklardan bir tanesi,
ilgili nicelik iizerinde puan ad1 verilen makul bir varyansi elde etmek i¢in gereken hesaplama
stiresini en aza indirmektir. Varyans azaltma tekniklerinin temel amaci, az sayidaki olaylarin
olusumunu artirarak benzetimin davranmisini degistirmektir (Louvin ve digerleri, 2017).
Varyans azaltma teknikleri, ilgili bir niceligin varyansmi, ¢®’yi diisiiriirken, hesaplama
verimliligini artirarak tutarli sonuglar {ireten bir yontemdir (Chetty ve digerleri, 2007). Bu

yontemler, benzetimin temel fizigini degistirmedigi i¢in diger yaklasim tekniklerinden



40

onemli Ol¢iide ayrilmaktadir. Verimliligi gelistiren diger teknikler uygun olmayan sekilde
uygulanirsa hesaplamanin dogrulugunu biiytik 6l¢iide degistirebilir. Radyasyon tedavisinde
MC hesaplamalar1 ile birlikte zaman zaman cesitli teknikler kullanilmistir. Yukaridakilere
ek olarak, pargacik kiimelerinin ayn1 anda tasinmasi, Sobol rastgele say1 yontemi, Woodcock

izleme ve Macro Monte Carlo yontemi bulunur (Fippel ve Kawrakow, 2000).

Parcacik boliinmesi

Geometrik boliinme en eski ve en yaygin olarak kullanilan varyans azaltma tekniklerinden
biridir ve dogru kullanildiginda MC hesaplamasinin hesaplama siiresini 6nemli Ol¢iide
azaltabilir. Bu teknigin temel prensibi, geometrinin ilgili alanlarina yaklasirken benzetim
yapilan pargaciklarin sayisini arttirmaktir. Pratik olarak, benzetim yapilan uzay, bdlme
seviyeleri ile sinirlandirilan 6nemli bolgelere boliiniir ve daha az 6nemli ve daha 6nemli bir
bolgeden gegen pargaciklar kopyalanir (Louvin ve digerleri, 2017). Pargacik boliinmesi,
ozellikle diisiik aki bolgelerinde veya diisiik verimli ikincil parcaciklarda pargaciklari
cogaltarak benzetim istatistiklerini artirma teknigidir. Nihai sonucun ¢ogaltilmis
parcaciklara karst onyargili olmamasi adina dogru agirliklandirmay1 siirdiirmek i¢in yeni
pargaciklar wo/n ile “yeniden agirliklandirilir”. Burada wo pargacigin baslangi¢ agirhigidir ve
n, olusturulan bolme sayisidir. Bolmenin en temel formu, tek sekilli bolme olarak
adlandirilirken, secici brems parcalanma ve yonlii brems pargcalanma gibi, x-151n1 olusturma
benzetim sekillerinde 6zel uygulamalara sahip olan farkli bigimler gelistirilmistir (Carter ve
Cashwell, 1975).

Sekil 2.16. Pargacik boliinmesi semasi (Saidi ve digerleri, 2013)
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Rus ruleti

Rus ruleti, boliinmiis parcaciklari birlestirmek amaciyla kullanilan bir tekniktir. Rulet, ister
fiziksel Ozellikleri nedeniyle ister az onemli bir bolgede olduklari i¢in bir dizi benzer
parcacik arasinda olasilik olarak sonlanan parcaciklardan olusur. Tipk1 bélmede oldugu gibi,
hayatta kalan parcaciklar, istatistiki giiveni korumak i¢in yeniden agirliklandirilir. Eger bir
pargacik rulet durumunda P olasiligi ile hayatta kalirsa, yeniden sahip olacag: agirlik wo/P
olacaktir. Rulet harcanan bilgisayar zamanindan kazandiran bir yontemdir (Carter ve
Cashwell, 1975). Hesaplamalarda CPU zamaninin yaklasik yarisi ikincil ve yiiksek dereceli
fotonlar1 ve uyarilan elektronlar i¢in harcanmaktadir. Bu fotonlarin bir kismi Rus ruleti ile

¢ikarildiginda zamandan kazanmak miimkiindiir (Fippel ve Kawrakow, 2000).

Sekil 2.17. Rus ruleti semasi (Saidi ve digerleri, 2013)

FEtkilesim zorlamasi

Belirli bir bolge, ¢arpigsmalarin 6rneklenmesini arttiran varyans azaltma yontemlerinden
biridir. Bir pargacik, etkilesim zorlamasi olarak tanimlanan bir bolgeye girdiginde, gelen
parcacik, Sekil 2.18’te gosterildigi gibi ¢arpismayan ve g¢arpisan parcaciklara boliiniir.
Carpismamis parcacik, mevcut bolgeden carpisma olmadan gecer. Carpisan pargacik,
belirtilen bolge i¢inde garpismaya zorlanir. Bu, “ge¢is durumu” ve “garpisma durumu’nun
tek bir olay pargacik benzetimi nedeniyle analiz edildigi anlamina gelir. Bu boliinmiis

parcaciklar, asagidaki gegis veya carpigsma olasiliklari ile agirliklandirilir.
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M/garplsmaml§ = Wy exp(— Xed) 2.22

Wearpismis = Wo exp(1 — X, d) 2.23

burada Wo, Wearpismamis V& Wearpismis Sirasiyla gelen parcacigin, ¢arpismayan pargacigin ve
carpisan parcacigin agirliklaridir. d, parcacigin dogrultusundaki bolge yiizeyine olan
mesafedir ve X, hiicre malzemesinin makroskopik toplam tesir kesitidir. Carpisma mesafesi

x asagidaki yontemle orneklenir ve x mesafesinde ¢arpigsma olasiligi su sekilde verilir:

P(x) =1—exp(—2:x) 2.24

Etkilesim zorlamasi yontemi uygulandiginda, carpismanin d mesafesi i¢inde gerceklestigi
varsayilir. Bu nedenle, x konumu, n = P(x)/P(d)’ye gore hiicre igindeki 0 < x < d araliginda
orneklenmelidir; burada P(x)/P(d), hiicre i¢indeki kosullu ¢arpisma olasiligidir. Uzaklik x
ve & rastgele sayilardir. Es 2.24°1 ¢ozerek X’e gore asagidaki denklem elde edilir:

x = —5zIn[1—=n(1 — exp(— X d)] 2.25
Gelen parcacik
Zorunlu
Carpisma A
Bolgesi X
m d Carpisma
Mesafesi

v ¥

Carpismams par¢acik Carpismus parcacik

Sekil 2.18. Etkilesim zorlamas1 yonteminin sematik gosterimi (Abe ve digerleri, 2011)
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2.8.4. Deterministik yontemler

Niikleer miihendislik alanindaki radyasyon tasima problemlerini ortadan kaldirmak igin
deterministik ve stokastik (MC) yontemler yaygin olarak kullanilmaktadir. Her iki yontemin
de zayif ve giicli yonleri bulunmaktadir. Deterministik yontemler sistemin genelinde
ayrintili ¢oziimler bulur ve hesaplama olarak verimliligi de bilinmektedir. Bunun yansira
deterministik yontemler tasinim denklemine ait bagimsiz degiskenlerin (enerji, a¢1 ve uzay)
ayristirilmasiyla ilgili bazi belirsizliklere sahiptir ve fizikle ilgili olmayan 6zellikler (negatif
akilar ve 1sin etkisi) sunan ¢ozlimleri kabul edebilmektedir. Bu o6zellikle zirhlama
uygulamalarinda daha fazla karsimiza ¢ikmaktadir. Bu nedenle, istenmeyen bu 6zellikleri
ortadan kaldirmak ya da azaltmak ve en nihayetinde kullanilabilir sonuglar elde etmek icin

onemli dl¢iide 6ngdrii ve uzmanlik gereklidir.

MC yontemi ise detayli bir sekilde, belirgin geometri, enerji ve agisal gosterimlere izin verir
ve bu ylizden karmasik yapidaki radyasyon tasimalari icin mevcut en uygun yontem olarak
kabul edilmektedir. Bununla beraber parcaciklar1 benzetim yapma ve ayr1 ayr1 benzetim
yapilmis parcaciklarin ortalama davranisindan sistemdeki pargaciklarin ortalama davranisini
cikarma Ozelligi nedeniyle derin niifuz etme problemleri icin daha kullanighdir.
Bilgisayarlarin donanim performansinda katledilen 6nemli gelismelerden ve yaygin olarak
kullanilan paralel bilgisayarlara ragmen analog MC’nin ihtiyact olan bilgisayar zamani
iligkili gercek diinyadaki bazi niikleer uygulamalar i¢in kisitlayici olabilir (Wagner ve
digerleri, 2011). Bu tiir eksikliklerde, istatistiksel belirsizlik ve mevcut hesaplama imkanlari
ile ilgili niceliklerin hesaplamasini miimkiin kilmak ic¢in varyans azaltma gibi yontemlere

ithtiya¢ duyulur.

Radyasyonla tedavide foton, elektron ve hadronlar tarafindan depolanan dozu hesaplamak
icin deterministik yontemler mevcuttur. Bunlar deneysel verilerle iyl uyum gdosterirken
tedavi planlama sistemleri i¢in esnekligi kanitlanmamistir (Bortfeld, 1997). Genellikle MC
benzetimleri klinik kullanimlar i¢in daha uygun yontem olarak gosterilir (Soukup ve

digerleri, 2005).
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2.8.5. Paralellestirme

Paralel hesaplama, hesaplamanin ne 6l¢iide dagitildigina bagl olarak bir¢ok farkli anlama
gelebilir. Bir ugta, son derece uzmanlasmis yazilim gerektiren olduk¢a uzmanlasmis siiper
bilgisayar donanim diizenlemeleri, diger ugta ise diinya ¢apinda binlerce goniilliiniin
yazilimi ¢alistirmaya ve sonuglart internet iizerinden gondermeye yardimci olmasini
gerektiren World Wide Web tabanli dagitilmis bilgi islem cabalaridir. Bu iki ug arasinda,
¢ok sayida siradan bilgisayarin (6rnegin bir 6grenci bilgisayar laboratuvarinda veya internete
dagilmis durumda) dogrudan kontrol ve kullanim i¢in mevcut oldugu durumlar vardir
(Rosenthal, 2000). MC benzetimi, ilgilenilen miktarin tahmini olarak tek bir degerini
vermektedir. Kesin bir sonug elde etmek i¢in birden fazla bagimsiz benzetim gereklidir. Tiim
benzetimler {izerindeki tahminlerin aritmetik ortalamasi, ¢oklu bagimsiz benzetimler
gerektiren iligkili varyansla birlikte hesaplanmaktadir. Ortalama sonuglar1 hesaplamak igin
ciktilart  toplanana kadar benzetimler tamamen bagimsiz kaldigindan, MC’yi
paralellestirmenin basit bir yolu, her biri farkli bir islemcide bagimsiz benzetimleri
(baslatma, yinelemeler ve puanlama) eszamanli olarak calistirmaktir. Algoritmanin bu
sekilde paralellik elde etmesi igin herhangi bir degisiklige ihtiyaci yoktur (Louvin ve
digerleri, 2017). MC paralel hesaplamaya ¢ok uygun olmasina ragmen, bir takim potansiyel
problemleri de vardir. Bilgisayarlar farkli kullanicilar tarafindan kontrol edildiginden hizlar
degisebilir, izerlerindeki yiikler degiskenlik gosterebilir, bazilar1 devre dis1 kalabilir. Bu
konular birlikte dogru sekilde ele alindiginda paralel MC’nin basarisindan s6z edebiliriz
(Rosenthal, 2000).

2.9. Kraniyoplasti

Doku miihendisligi terimi hakkinda 1993 yilinda Langer ve Vacanti tarafindan bir makalenin
yayinlanmasi ile farkindalik olustugu bilinmektedir (Langer ve Vacanti, 1993). Doku
miihendisliginin su anda yaygin olarak kullanilan bir tanim1 “doku islevini veya tiim organi
restore eden, koruyan veya iyilestiren biyolojik ikamelerin gelistirilmesine yonelik
mithendislik ve yasam bilimlerinin ilkelerini uygulayan disiplinler arasi bir alan” olarak

belirtilmektedir (Butscher ve digerleri, 2011) .

Kafatasi kusurlarinin onarilmasi olarak tanimlanan Kraniyoplasti ise sadece estetik agidan

hos bir sonugla koruyucu etkiler sunmakla kalmaz, ayn1 zamanda insan beynindeki sorunlar
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neticesinde kafatasinin bir kisminin ¢ikarilmasi sonrasinda degisen fizyolojiyi de normale
dondiirmektedir. Kraniyoplastinin gegmisten glinlimiize uzanan yolculuguna baktigimizda,
cerrahi tekniklerdeki yeniliklerin plastik cerrahinin ¢ehresini ne kadar biiylik olciide
degistirdigini gOstermektedir. Eski uygarliklarin arkeolojik kanitlarinda belgelenen
kraniyoplastinin gecmisi MO 7000’e kadar gitmektedir. MO 2000 yilinda, bir Perulu
kafatasinin sol 6n tarafindaki kusurunu kapatmak icin kullanilan altin bir plaka bulunmustur
(Shah ve digerleri, 2014). Misir, Antik Asya, Roma ve Yunanistan’dan giiniimiize ulasan
yazilardan elde edindigimiz bilgilere gore, kusurlar Hipokrat tarafindan yara iyilesene kadar
tiftik kullanilarak kapatildigini ispatlamaktadir. Sarap, giil yagi, yamurta aki, su kabagi ve
etin de benzer kullanimindan s6z edilmistir (Abhay ve Haines, 1997). Kraniyoplastinin ilk
kaydedilen dogru tanimi, dura yani kafatasinin i¢ tabakasini kaplayan zarin bozulmadigi
takdirde kemigin degistirilebilecegini, eger Oyleyse altin plaka kullanilmasi gerektigini
oneren Fallopius tarafindan 1562°de verilmistir (Abhay ve Haines, 1997; Shah ve digerleri,
2014).

Kemik agilamanin deneysel temeli ise 19. yiizyilda atilmistir. Ollier (1668), ayirt edici
otogreft, allogreft ve kemik rejenerasyonunun onciistidiir (Feroze ve digerleri, 2015; Shah
ve digerleri, 2014). Meekeren (1668), bir insan kafatasi kusurunu onarmak amaciyla bir
hayvan kraniyal kemik grefti kullanarak basarili ilk kraniyoplastiyi gergeklestirmistir
(Abhay ve Haines, 1997). 1914 yilinda Morestein tarafindan kikirdak kadavra kafatasi
allogreft kullanimi1 6nerilirken, 1917°de Sickard ve Dambrine tarafindan 1sitilarak sterilize
edilen kadavra kafatas1 allogreftleri kullanilmis ve olumsuz sonuglar bildirilmistir (Abhay
ve Haines, 1997). Aliiminyum, altin, giimiis ve tantalyum gibi birden fazla metal, I. ve II.
Diinya Savasi’na kadar uzanan deneme c¢alismalarinin konusu olmustur. Fakat bu
malzemeler Korozyon gibi dezavantajlari nedeniyle kisa siirede gbzden diistiiler (Shah ve
digerleri, 2014). Titanyum ilk kez 1965 yilinda kraniyoplasti i¢in kullanilmis ve zamana
direnen tek metal oldugu ifade edilmistir (Harris ve digerleri, 2014). Otogreftler, belirgin
giicleri, biyouyumluluklar1 ve enfeksiyona kars1 direncgleri nedeniyle kisa siirede ideal se¢im
haline gelmistir (Alkhaibary ve digerleri, 2020). ilk belgelenmis otogreftin onay1 Walther’e
(1821) aittir (Mahapure ve Murray, 2021). Devam eden gelismeler, rekonstriiksiyon igin
umut veren bir ¢agin habercisi olmaktaydi. Zander, 1940°da ilk kez Metil Metakrilat (MMA)
implant uygulamistir ve II. Diinya Savagi boyunca yaygin bir sekilde kullanilmistir.
Implantlar i¢in emilebilir diisiincesi ilk kez 1960 yilinda ortaya atilmistir ve hidroksiapatitin

yararlt oldugu 1970 yilinda gozle goriiliir sekilde kendini gostermistir. Polietereterketon
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(PEEK) implantlar aslinda 1998 yilinda omurga cerrahisi ve kalga protezi cerrahisi igin
tasarlanmigtir fakat teknolojinin gelismesiyle 3D baski yontemiyle kafatasi kusuruna uygun
olarak da kullanilmaktadir (Harris ve digerleri, 2014; Shah ve digerleri, 2014).

Hacker
Walther Seydel Kafatast kusurlart igin sadece kemik Muller
Ik otogreft Tibiadan otogreft zar1 ve beyin zarimn kullanilmas Gogils kemiginde otogreft

¢ ¢ ¢ o

Fallopius Macewen
Kraniyoplastinin ilk Modern kemik Sohr Ropke Simpson
tarihsel tanim1 agtlamanin babast {1k kemik nakli Kiirek kemiginden otogreft Kranioplastide titanyum

[ LT ]

1623 1915
1:»62 1668 1821 1859 1885 1888 1889 1890 1890 1893 1903 1911 1912 1914 1915 1919 1965 >

l

Meekeren Burrel Booth & Curtis Mauclaire
Olii bir kopek kafatasuun ilk Whalter' Kalga kemiginden
basarili kemik grefti (Ksenogreft) calismalarmin devami otogreft

Kranial kusur onarimt
igin aliminyum

Q Q
Ollier Muller Dobrotwoski ~ Morestin, Gosset, Sicard, & Dambrin
Otogreft, allogreft ve Kafatas: kusurlanm Kaburgalardan otogreft Kadavra implantlar1 (Allogreft)
ksenogreftin tanums onarmak igin tek bir
flebin ilk kullanim

Sekil 2.19. Kraniyoplastinin tarihsel evrimi (Alkhaibary ve digerleri, 2020)

Kraniyoplastide kullanilan malzemeler arasinda otolog, allojenik ve sentetik malzemeler
bulunmaktadir. Sentetik malzemeler ise metal, seramik ve polimer malzemelere

ayrilmaktadir (Song ve digerleri, 2015).

Otogreft, otolog kemik ikameleri olarak da adlandirilabilir, kemik defekti onarimi igin “altin
standart” olarak kabul edilmektedir. Bu kemik, ilium, fibula, kaburga ve kafatasindan alinan
kemik dokular1 gibi insan viicudunun birgok bdlgesinden elde edilebilir. Otogreftler, konak
kraniyal kemik ile miilkemmel biyouyumluluk ozelliklerine sahiptir. Bununla birlikte,
otogreftlerle iligkili dondr bolgesi hastaliklart hala biiyiik sorundur. Ayrica, otogreft miktari
sinirhidir ve diger hastaliklardan muzdarip bir¢ok hasta i¢in otogreft elde etmek zor hatta
imkansizdir. Bu nedenle kranyoplasti i¢in hastanin kendisinden elde edilmeyen baska

malzemelere ihtiyag vardir (Song ve digerleri, 2015).

Allogreftlerin kraniyoplastide kullanimi yiiz y1l1 agskin bir gegmise sahiptir. Allojenik (baska

bir insandaki kemik) kikirdak, Birinci Diinya Savasi sirasinda kraniyoplasti ile tanistirilmis
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ve popiiler hale gelmistir (Woodroffe, 1917). Ayni1 donemde, kraniyoplastide kadavra
kafatas1 kemik greftleri de kullanilmistir (Feroze ve digerleri, 2015; Grant ve Norcross,
1939). Ayrica, beyin ameliyatlarinda ¢apak deliklerinin doldurulmasi igin disk seklindeki
kadavra kafatas1 allogreftlerinin kullanildigi bildirilmistir. Otogreftler ve sentetik
malzemelerle karsilastirildiginda, daha az tercih edilen allogreftler kraniyoplastide nadiren
kullanilmaktadir (Song ve digerleri, 2015). Biyomalzemelerin maliyet, zararli olmama,
elastik o6zelligi, asinma ve yorulma direnci gibi Ozelliklerinin, dogru implant se¢imi

acisindan olduk¢a 6nemli oldugu uzun zamandir bilinmektedir (Ganesh ve digerleri, 2012).

2.9.1. Metalik biyomalzemeler

Degerli metaller

Insanlik tarihinde altin ile giimiisiin kullanim1 koklii bir gegmise sahiptir. Eski insanlar bu
degerli metalleri kraniyoplasti uygulamalarinda kullanmislardir. Altin biyouyumluluk ve
sekil alma bakimindan iyi bir 6zellige sahip oldugundan dolay: kafatasi kusurlarinin onarimi
icin uygundur. Ancak, altin pahali oldugu i¢in siradan insanlar tarafindan nadiren
bulunmaktadir. Glimiisiin kraniyoplastide kullanimi ise 20. yiizyildan itibaren baslamistir.
Bunun yani sira, giimiisiin sahip oldugu bazi dezavantajlar1 bulunmaktadir, saf 6zellikteki
glimiis, disardan etki eden kuvvete karsi dayanamayacak kadar yumusaktir ve giimiis
oksidasyonundan dolayi istteki kafa derisinin rengi etkilenir (Abhay ve Haines, 1997).
Istenmeyen doku reaksiyonlar1 olmaksizin kraniyoplasti icin platin kullamildiginda iyi bir
biyouyumluluk gostermektedir. Klinik uygulamalarda altin gibi platinin de yiiksek maliyetli
olmas1 kraniyoplastideki kullanimini sinirlamaktadir. Bu ylizden altin, glimiis ve platinin

uygulamalari ortadan kalkmustir (Song ve digerleri, 2015).

Tantal

Tantal, doku reaksiyonlarina neden olmayan, biyoinert ve korozyona dayanikli bir
malzemedir. Ikinci Diinya Savasi sirasinda tantaldan yapilan onarim malzemeleri, zorlu
kosullardaki savas yaralarindan kaynaklanan biiylik boyutlardaki kafatasi kusurlarinin
ihtiyacin1 karsilayacak sekilde kesilmesi ve temel aletlerle sekillendirilmesi kolay
oldugundan oldukga popiiler olmustur (Bonfield ve digerleri, 2014; Woodhall ve Spurling,
1945). Ancak tantal iyi bir 1s1 iletkenidir, bu nedenle hastalarda soguga veya sicaga karsi
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hassasiyete yol agmaktadir, bunun yani sira tantal siradan insanlar ig¢in ¢ok pahalidir.
1940’larda kraniyoplasti i¢in tantal implantlar hakkinda hasta popiilasyonunun ¢ogu asker
olan bir¢cok yazili eser vardir ancak bu malzemenin kullanimi daha sonra nadiren

bildirilmistir (Flanigan ve digerleri, 2014).

Paslanmaz celik ve titanyum

Paslanmaz ¢elik ve titanyum su anda kemik ve dis dahil olmak {izere sert dokularin yeniden
yapilandirilmasinda yaygin olarak kullamlan metalik malzemelerdir. ikinci Diinya
Savagi’nin sonunda kranyoplastide hem paslanmaz c¢elik mes hem de plaka ortaya ¢ikmistir
(Boldrey, 1945). Paslanmak celik, tantalin yaklasik 1/300 oranindaki diisiik maliyeti ve
kolay sekil alabilirligi nedeniyle kisa siirede beyin cerrahlar1 tarafindan tercih edilen bir
malzeme olmustur (Scott ve digerleri, 1956). Titanyumun, iyi biyouyumlulugu, yiiksek
mekanik giicli ve goreceli olarak diisiik yogunlugu nedeniyle kranyoplasti i¢in en popiiler
metalik malzemelerden biri oldugu bilinmektedir (Abhay ve Haines, 1997). Titanyum ilk
olarak 1960’larin ortalarinda kraniyoplasti i¢in kullanilmistir ve kisa siire sonra beyin
cerrahlar1 tarafindan kabul edildikten sonra yaygin olarak kullanilmistir (Cabraja ve
digerleri, 2009; Gordon ve Blair, 1974; Simpson, 1965). Titanyum mes daha sonra
gelistirildi ve kraniyal kusurlar i¢in kullanilmistir (Marbacher ve digerleri, 2008; Wind ve
digerleri, 2013). Bilgisayar destekli tasarim ve iiretimin (CAD/CAM) gelismesiyle birlikte,
artik diizensiz kafatas1 kusurlarinin rekonstriiksiyonu i¢in 6zellestirilmis titanyum
kraniyoplasti mevcut olmaya baslamistir (Lau ve Michael, 2015; Sunderland ve digerleri,
2015). Bununla birlikte, kraniyoplasti i¢in titanyum implantin neden oldugu
komplikasyonlarin olugma orani, enfeksiyon, seroma, hematom vb. dahil olmak iizere
yaklasik %30 kadar yiiksek olarak rapor edilmistir (Hill ve digerleri, 2012; Mukherjee ve
digerleri, 2014). Devam eden kanama gibi ciddi komplikasyonlarda implantin hastadan
cikarilmasi gerektigi ifade edilmistir (Williams ve digerleri, 2015).

Diger metalik ve alasim malzemeler

Aliiminyum ve kursun, bir kafatas1 kusurunun yerine kullanilmaya ¢alisilmistir ancak kisa
stirede ortadan kaldirilmistir. Ciinkii asir1 aliiminyum veya kursun alimi insan viicuduna
zararl olarak kabul edilmektedir. Baz1 alasimlar, vitalyum (kobalt, krom ve molibdenden

olusan bir alasim) ve tikonyum (kobalt, krom, nikel ve molibdenden olusan bir alagim) gibi



49

kisa bir siire i¢in kafatasi kusurlarini onarmak i¢in kullanilmistir (Abhay ve Haines, 1997).
Titanyum alagimlar alfa, alfa + beta ve beta alagimlari olarak siniflandirilir. Bu implant
alasimlari, esneklik modiilii yaklasik 200-220 Gpa olan paslanmaz gelik ve kobalt-krom
alagimlarinin yerine tercih edilirken, titanyum alasimlar1 55-110 Gpa esneklik modiiliine
sahiptir. Uzun yillar implantasyon sirasinda Ti alasim (TisAlsV) durumunda elementel
vanadyum tarafindan meydana gelen zarar, implantin beklenen hizmet siiresi boyunca
iltihaplanmasina, agrisina ve gevsemesine neden oldugu igin dikkate alinmasi gereken
onemli faktorlerden biri olmustur. Genis kullanilabilirligi, cok iyi islenebilirligi ve diisiik
sicakliklarda mekanik davranisi nedeniyle Ti alagim, titanyum alasimlari arasinda en yaygin
bilesimdir ve bu 6zelliklere dayali olarak ortopedik implantlarda biiyiik 6l¢iide biyomalzeme
olarak uygulanmaktadir (Ganesh ve digerleri, 2012). Yaygin olarak Nitinol alasimlar1 olarak
bilinen Nikel-Titanyum (NiTi) alasimlari, ¢ok belirgin bir siiper elastik ve sekil alma 6zelligi
gostermektedir. Asinmaya karst ¢cok direnglidirler ve biyouyumlu olarak kabul edilirler.
Mekanik 6zellikleri, gerilme artisinin hi¢ olmadigi veya 6nemsiz diizeyde oldugu ifade edilir

(Stoeckel, 1995).

2.9.2. Polimerik biyomalzemeler

Bir kemik ikamesi olarak Polyethylene (PE), genellikle biyouyumluluk agisindan gelismis
ozelliklere sahip dokulara zarar vermeyen kraniyoplasti igin tercih edilen implantlar olarak
bilinmektedir (Liu ve digerleri, 2004). PE malzemelerin gdzenekli yapilari nedeniyle kolay
bir bicimde farkli sekiller alabilmesi ve farkli Olgililerdeki kafatast kusurlarinin

giderilmesinde kullanilabilir kilmistir (Wang ve digerleri, 2012).

Baska bir polimerik malzeme Polyetheretherketone (PEEK), kafatasi rekonstriiksiyonu i¢in
yaygin olarak kullanilan malzemelerden biridir (Hanasono ve digerleri, 2009). Goriintiileme
cihazlarinda hata olusturmayan PEEK’in yogunlugu, mekanik direnci ve esneme 6zelligi,
insan kortikal kemigi ile kiyaslanabilmektedir (Shah ve digerleri, 2014). Fakat PEEK
kranyoplastinin uzun siireli takiplerinde yetersizlik gostermektedir. 16,9 ayda ortalama
PEEK kranyoplasti takibi ile yaymlanan klinik sonuglar, PEEK’in komplikasyon ve
basarisizlik oranlarini bildirmektedir (Thien ve digerleri, 2015). Ayrica PEEK implantlarin
yiizey uyumlulugu bakimindan eksikligi ile yiiksek maliyeti de diger sorunlar arasindadir
(Shah ve digerleri, 2014).
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Ticari ad1 teflon olarak bilinen politetrafloroetilen (PTFE), tetrafloroetilen gazinin yiiksek
sicaklik ve basingta polimerizasyonuyla yapilan uzun zincirli halojenli bir karbon
polimeridir. Doku uyumlulugu, kalp ve damar cerrahisi gibi diger cerrahi alanlarda ve orbital
taban rekonstriiksiyonunda uzun zamandir bilinmektedir (Saunders ve O’Boyle, 1993).
Uzun siiren takip caligmalari, hareket veya enfeksiyonlardan kaynaklanan herhangi bir
komplikasyon gostermedigini agiklamaktadir (Polley ve Ringler, 1987). Kraniyoplastik
cerrahideki kullanimini tahmin etmek ig¢in bir PTFE plakas: ile 12 kedide kafatasi
kemigindeki kusurlar giderilmistir. 3 aylik gozlem sonucunda kimyasal olarak aktif olmayan
bir madde gibi davrandigi ortaya ¢ikmistir (Zaborski ve Szot, 1987). Baska bir ¢alismada
beynin zarar gérmesini 6nlemek i¢in kraniyal kusuru kapatan kemik ikamesi olarak PTFE
basarili bir sekilde kullanilmis. Sonug olarak kranyoplasti i¢in gereksinimleri; koruyucu,
kolay sekil alabilen, sterilize ve etrafindaki dokularda reaksiyon gelistirmeyen iyi bir
malzeme oldugunu kanitlanmistir (Saunders ve O’Boyle, 1993). PTFE ikamesi, beyin
ameliyatt operasyonlarindan sonra yiizeylerin birbirine yapigsmasini Onledigi i¢in
kullanilmaktadir (Vakis ve digerleri, 2006). Kraniyoplastide PTFE kullanim: toplam
kraniyoplasti siiresini kisaltarak kan kaybinin azalmasi i¢in ¢ok faydali bir malzeme oldugu

ifade edilmektedir (Kawaguchi ve digerleri, 2003).

2.9.3. Biyoseramik biyomalzemeler

Biyoseramik olarak bilinen aliimina dis implanti uygulamalarindan siklikla tercih
edilmesinin yani sira kraniyoplastide de yaygin olarak kullanilmaktadir (Kobayashi ve
digerleri, 1987). Fizikokimsayal 6zelliklerinin sabit olmasi1 ve mekanik diren¢ agisindan
alimina, kraniyal kusurlarin onarmada tercih edilmektedir. Biyouyumlulugu ise hayvan
deneyleri ve klinik deneylerle ispatlanmigtir. Fakat aliiminanin sahip oldugu goreceli yiiksek
kirilganlik ve disiik plastisite 6zellikleri gibi eksiklikleri de bulunmaktadir (Abhay ve
Haines, 1997).
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Sekil 2.20. Implant tasarlama asamas1
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3. MATERYAL VE METOT

3.1. Fantomlar

Radyasyon tedavisinde planlama sistemleri i¢in 6zellikle hasta doz 6l¢iimii i¢in genellikle
ti¢ ¢esit fantom kullanilmaktadir. Bunlar plaka, silindir ve Alderson (kiiresel) fantomlardir.
Gergege en yakin fantom tiirli Alderson fantom olarak bilinmektedir. Fakat doz dagilimi ve
doz dagilimin etkileyen faktorlerin arastirilmasinda plaka ve silindir fantomlar aktif sekilde
kullanilmaktadir (Behrens ve Hupe, 2015). Bu nedenle bu tez caligmasinda bas plaka

fantomu kullanilmustir.

Su fantomu

Su radyasyon 6l¢limiinde dokuya esdeger malzeme olarak ilk kez 1906 yilinda kullanilmistir
(Kienbock, 1906). Insan viicudunun yaklasik %70’i su molekiillerinden olusmaktadir
(YYadav ve digerleri, 2021). Radyasyon tedavisinde doz dogrulamasi i¢in suyu fantom olarak
kullanmanin iki ana nedeni vardir. Birincisi, ucuz olmasinin yani sira evrensel olarak mevcut
olmasi ve yogunlugunun, herhangi bir sekil ve boyutta gergek bir dogruluk derecesi ile
korunabilmesidir. ikincisi, su fantomlar1, 1510 profili elde etme ve doz 6l¢iimii i¢in kolaylikla
kullanilabilmektedir. Hatta lineer hizlandiric1 (LA) ve tedavi planlama sisteminin (TPS)
kullanima girmesiyle kalite gilivence (QA) testlerinde su fantomlari aktif olarak
kullanilmaktadir. Su fantomu tabanli 6lgiimler, insan viicudunda tekrarlanabilen 1s1n verileri
saglar ve bu 151n verileri, gercek hasta viicudundaki doz dagilimlarini hesaplamak i¢in tedavi
planlama sistemi tarafindan kullanilmaktadir. Radyasyon tedavisinde, hastaya 6zel QA
programi, TPS’nin degistirilemez aki modelleri aktarildiktan sonra su fantomu kullanilarak
yuriitiillir. Su fantomunun radyasyon sogurma ve sacilma Ozellikleri yaklasik olarak
yumusak doku ve kaslara yakindir. Tarihsel olarak, LA ve TPS’nin devreye alinmasi
sirasinda 151n verilerinin toplanmasi ve ayrica hastaya 6zel QA plani, homojen yogunluklu
ve diizglin geometrili su fantomunda oOl¢iilmektedir. Kat1 su fantomlari, kullanimi daha
uygun oldugu i¢in diizenli QA testi i¢in radyoterapide su fantomu yerine tercih edilir.
Diizeltici filtre magnezyum oksit ile parafin mumundan olusan Siemen’s Wax kat1 fantomu
gelistirilmis ve 1937’ de Ott tarafindan rapor edilmistir (Yadav ve digerleri, 2021). Dozimetri
amaciyla kullanilan ¢esitli kat1 fantomlar bulunmaktadir. Poli metil metakrilat (PMMA), ilk
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olarak Uluslararast Atom Enerjisi Kurumu (IAEA) tarafindan bir su ikamesi olarak
onerilmis ve radyasyon dozimetrisinde yaygin olarak kullanilmaktadir (IAEA, 2000).
Radyoterapide QA i¢in PMMA ve perspex, lucite ve pleksiglas bazli fantomlar gibi cesitli
akrilik malzemeler kullanilmaktadir. Radyolojik olarak suya esdeger olan bir epoksi regine
bazli kat1 su fantomu gelistirilmistir (White ve digerleri, 1977). Bu kat1 su fantomu, suyun
zayiflama ve sacilma ozelligi ile iliskili oldugu i¢in radyoterapide dozimetrik uygulamalar
icin kullanilmaktadir. Bu malzeme epoksi regine, polietilen, kalsiyum karbonat ve fenolik
mikro kiirelerden olusmaktadir. Radyolojik &zelliklerinde PMMA’dan daha kesin ve {istiin
oldugu bilinmektedir (Yadav ve digerleri, 2021). Sekil 3.1°de 30 cm*30 cm boyutuna sahip
1 cm plakalar halindeki kati su fantomu verilmistir. Bu tez ¢alismasinda su fantomu, yapilan

MC benzetiminin dogrulugunda ve literatiirle karsilastirilmasinda kullanilmistir.

Sekil 3.1. Doku esdegeri kat1 su fantomu (Zaghian ve digerleri, 2021)

Kafa Fantomu

Diizlem kesitli plaka fantomlarinin, derinlige bagl etkileri daha net gosterdigi bilinmektedir.
Bu nedenle tez ¢alismasinda kafatasinin enine kesitini gosterecek sekilde olusturulan Sekil
3.2’deki bas plaka fantomu kullanilmigtir. Bas plaka fantomu, soldan saga 0,2 cm deri, 0,3
cm yumusak doku, 0,9 cm kafatasi, 11,5 cm beyin, 0,9 cm kafatas1 ve son olarak 0,5 cm
yumusak doku igerir. Sekil 3.1, 1sinin hava ile 10 cm’lik bir aralikta etkilesime girecegi, bas
plaka fantomunda ise sirasiyla cilt dokusu, yumusak doku, kranyumu gececek ve sonra

beyine ulasacak sekilde tasarlanmistir. MIRD-ORNL fantomunda kullanilan beynin
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maksimum boyutlarina gére fantomun yanal boyutlar1 farkli ¢alismalarda oldugu gibi 17,2
cm X 13,2 cm olarak kabul edilmistir (Jia ve digerleri, 2014; White ve digerleri, 1992). Tez
calismasinda ele alinan bas plaka kafa fantomunun her bir katmanina karsilik gelen dokulara

ait yogunluklar ve atomik yiizdeler Cizelge 3.1’de verilmektedir.

= o B My M T B Ge= IR R SR MEE E B e B b e e pE S e =

Hava

Cilt
s Yumsak doku
= Kranyum
W Beyin

Ill"llil
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Sekil 3.2. PHITS den alinan proton kalem 1s1n1 ile bagkesiti fantom geometrisinin goriiniisii

Cizelge 3.1. Bas plaka fantomunda dokularin temel bilesimleri ve kiitle yogunlugu (Jia ve
digerleri, 2014; White ve digerleri, 1992)

Doku Tipi Yogunluk H C N O Ca Na P S Cl K
(g/cm?®)

Cilt 1,09 10 204 42 645 - 02 01 02 03 01

Yumusak doku 1,03 105 256 2,7 602 - 01 02 03 02 0,2

Kranyum 1,61 5 212 40 435 176 01 81 03 - -

Beyin 1,04 10,7 145 22 712 - 02 04 02 03 02

3.2. Biyomalzemeler

Kraniyoplasti, kafatasinin yapisini ve islevini eski haline getirmek i¢in bir kraniyal defektin
cerrahi onarimi olarak tanimlanir. Kafatasi kusurlarinda kullanilan bazi malzemeler vardir
(Alves Junior ve digerleri, 2016; Song ve digerleri, 2015). Aliimina, biyoseramik bir
malzemedir, yaklasik 30 yildir kraniyoplastide ve yaygin olarak da dis implantlarinda
kullanilmaktadir (Kobayashi ve digerleri, 1987). PTFE, polimerik bir malzemedir ve
kraniyoplasti disinda da bir¢ok alanda kullanilmaktadir (Maier, 2009). Metalik ve alasimlar;
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Ti alasim (TieAlsV) asinmaya, biyouyumluluga ve mekanik Ozelliklere karsi yiiksek
direngleri nedeniyle ortopedik uygulamalarda (Ganesh ve digerleri, 2012; Molinari ve
digerleri, 1997) kullanilmaktadir. Siiperelastik NiTi alasimin ilk uygulamasi 1970’lerde
ortodontik kemer teli olmustur (Stoeckel, 1995). Paslanmaz ¢elik, kemik ve dis dahil olmak
iizere sert dokularin yeniden yapilandiriimasinda yaygin olarak kullanilan metalik
biyomalzemedir (Boldrey, 1945). CCM alasim kafatasi kusurlarini onarmak igin
kullanilmistir (Abhay ve Haines, 1997). Bu tez c¢alismasinda kranyum yerine kullanilan
farkli biyomalzemelerin atomik yiizdeleri, temel bilesimleri ve kiitle yogunluklar1 Cizelge
3.2’de verilmektedir (MatWeb, 2021; McConn ve digerleri, 2011).

Cizelge 3.2. Biyomalzemelerin atomik ylizdesi ve kiitle yogunlugu

. ) Yogunluk
Biyomalzeme Atomik Yiizde (%) (glem?)
PTFE C: 0,240183 F: 0,759818 2,25
(C2F4) . 1 . 1 1
Allimina Al: 0529251  O: 0,470749 3,97
(A|203) =Y =Y 1
Ti alasim Ti:0,89363  Al:0,06125  V:0,04 4,43
(TisAlsV) o o Y ’
NiTi alagim . .

. Ni: 0,55 Ti: 0,45 6,5
(NiTi)
Paslanmaz Celik .
. Fe: 0,669 Cr: 0,17 Ni: 0,12 Mo: 0,025 8,0
(CrNiFe)
CCM alagim
Co: 0,66 Cr: 0,28 Mo: 0,06 8,28
(CoCrMo)

3.3. PHITS MC Benzetim Kodu

MC parcacik tasima benzetim kodlari, radyasyon zirhlama, radyasyondan korunma ve
medikal fizik gibi gesitli arastirma alanlarinda kullanilan Onemli araglardir. Bu tez
caligmasinda, parcacik tiirlerini, bazi niikleer reaksiyon modellerini ve veri kiitiiphanelerini
kullanarak 1 TeV’e (niikleon basina) kadar enerjilerle tasiyabilen MC tabanli PHITS (Sato
ve digerleri, 2018) kodu kullanilmistir. PHITS ekibi gesitli uygulamalar igin 50°den fazla
1sinlama senaryosunun kiyaslama g¢alismalart ile kodun dogrulanmasi ve onaylanmasin
gergeklestirmislerdir (Iwamoto ve digerleri, 2017). PHITS kaynak kodu, veri kiitiiphaneleri,

yardimci grafik programlart ve calistirilabilir dosyalar gibi sistemin tiim igerigi tek bir
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pakette toplanmistir. PHITS kodu, Research organization for Information Science and
Technology (RIST), Data Bank of the Organization for Economic Cooperation and
Development’s Nuclear Energy Agency (OECD/NEA DB) ve Radiation Safety Information
Computational Center (RSICC) gibi kuruluslar araciligiyla birgok iilkeye {icretsiz
dagitilmaktadir. PHITS, Windows, Mac ve Linux igletim sistemlerinde
calistirilabilmektedir. Dagitilmis ve paylasilmis bellek paralellestirme teknikleri, sirasiyla
Message Passing Interface (MPI) protokolleri ve open multiprocessing (OpenMP)
yonergeleri kullanilabilmektedir. Hem MPI hem de OpenMP kullanarak hibrit
paralellestirme de miimkiin olmaktadir (Sato ve digerleri, 2017). PHITS’in kaynak kodu
Fortran’da yazilmistir ve dnerilen derleyici Intel Fortran 11.1°dir (veya sonraki siiriimler).
Gfortran 4.7 (veya sonraki siirimleri) de PHITS’i derleyebilir, ancak OpenMP veya
optimizasyon se¢enekleri kullanilarak derlemede bazi hata sinirlamalara sahiptir. Uygulanan
“Tally” tahmin edici ¢etelesi kullanilarak PHITS benzetim yoluyla “heat deposition™, “track
lenght” ve iirlin verimi gibi ¢esitli nicelikler elde edilebilir. Ek olarak, kullanicilar, getele
olusturarak, belirli tiirdeki niikleer reaksiyonlarin olay listeleri gibi ihtiya¢ duyduklar1 bir

bilgiyi alabilmektedirler.

PHITS benzetiminin geometrik konfigiirasyonu, MCNP’ye benzer bir sekilde genel
geometri (GQG) ile ayarlanmaktadir. Etkilesimli kati modelleyici Simple-Geo (Theis ve
digerleri, 2006), PHITS tarafindan okunabilir GG formatinda yazilmig geometrileri
olugturmak i¢in kullanilmaktadir. Bilgisayar Destekli Tasarim (CAD) tabanli geometri
verileri gercek insan geometrilerine doniistiiriilerek PHITS e dahil edilmektedir (Furuta ve
digerleri, 2017). Ayrica, CAD geometrileri SuperMC (Wu ve digerleri, 2015) kullanilarak
dogrudan PHITS tarafindan okunabilen GG formatina doniistiiriilmektedir. Elektromanyetik

alanlar ve yer¢ekimi, ndtronlar dahil tiim pargaciklar benzetimde dikkate alinmaktadir.
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Proton, Pion S = L
(diger hadronlar) ek Micay| e
1TeV 1 TeVlu 1TeV
3 Intra-nuclear casgade (JAM) JAMQMD Virtual
g + Evaporation (GEM) GEM Photo-
% 3.0GeV i Nuclear Photo-
w
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Sekil 3.3. Niikleer ve atomik garpismalarin PHITS’de kullanilan fizik modelleri ve veri
kiitiiphanelerinin semasi (Sato ve digerleri, 2018)

PHITS tarafindan benzetimi yapilan foto niikleer reaksiyonlarin enerji araliklarinda, niikkleer
rezonans floresans1 (NRF) (Ogawa ve digerleri, 2016) ile JAM ve JQMD (Noda ve digerleri,
2015) temelli yiiksek enerjili foto niikleer reaksiyonlari tanimlayan modeller
uygulanmaktadir. NRF modelinin uygulanmasi, PHITS kullanilarak boéliinebilir niikleer
malzemelerin tahribatsiz 6lgiimlerinin analizine izin vermektedir. Ayrica miionik atomun
olusumundan sonra negatif miion yakalama reaksiyonunun yani sira miion kaynakli niikkleer
reaksiyon modelleri de bulunmaktadir. Yiiklii iyonlarin iyonizasyon igslemlerinde ortalama

durdurma giicii hesab1 i¢in ATIMA modeli kullanilmaktadir (Iwamoto ve digerleri, 2020).

Diisiik enerjili notronlarin tasinmasinda olay tireteci modu (Event Generator Mode) EGM
JENDL (Japanese Evaluated Nuclear Data Library) 4.0 (Shibata ve digerleri, 2011) ile
birlikte kullanilmaktadir. EGM, tesir kesit verilerine bagli olarak ikincil ndtron yayilma
acilarini ve enerjilerini 6rneklemektedir. Buna gore, iirlin ¢ekirdekler uyarilma ve geri tepme
ile enerji ve momentumu dengelemektedir. Ayrica, birden fazla ikincil parcacik yayan
reaksiyonlar i¢in, EGM’de ikinci ve sonraki giden nétronlar1 6rneklemek icin evaporation
modeli kullanilmaktadir. Etkilesimin sonunda, arttk uyarilmis c¢ekirdekler, hafif
parcaciklarin evaporationu ve fisyon siireclerini elde etmek amaciyla GEM (Generalized

Evaporation Model) (Furihata, 2000) tarafindan islenmektedir. Bu yaklasimla benzetim
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yapilan enerji ve agisal dagilimlar evaporation modelinin uygulanmasi nedeniyle tesir kesit
verileriyle uyusmamaktadir. Ozellikle, LA150 (Chadwick ve digerleri, 1999) ve JENDL /
HE-2007 (Watanabe ve digerleri, 2011) gibi yiiksek enerjili (=20 MeV) pargacik
tasinmasina yonelik niikleer tesir kesit veri kiitiiphanelerinde ikincil parcacik coklugu,
genellikle 1’den biiyiiktiir. Ayrica ikincil pargacik enerji dagilimlari evaporation
spektrumundan sapar, bu yiizden yiiksek ¢oklu reaksiyonlarla uyumlu EGM algoritmalari
enerjili parcacik tasima benzetimlerinin olay analizleri igin gerekmektedir. y-151m1
spektrumlarinin kesin olarak tahmin edilmesine GEM’deki ¢ekirdek uyarma algoritmasi
imkan tanimaktadir. Boylece, gama kameralarina dayali yiiklii pargacik tedavisinde ¢evrim
ici yoOriinge gorilintiileme tasarimi gibi cesitli amaclar i¢in faydali olan hizli gama 1s1m

analizleri PHITS’in kullanilmasina izin vermektedir (Taya ve digerleri, 2017).

PHITS MC kodu “Product”, “Track” ve “Deposit” gibi cesitli tahmin edici getelelerini
kullanarak pargacik madde etkilesimi sonuglarini ortaya koymaktadir. “T-Deposit” ¢etelesi,
yikli parcaciklar ve c¢ekirdegin enerji kaybini ve depolanan enerjiyi Gy/parcacik ve
MeV/pargacik) tiriinden; “T-Track” cetelesi, pargaciklarin belli bir bolgedeki birim
uzunlugun karesi (1/cm?) basma akilarini; “T-Product” getelesi, niikleer reaksiyonlar,
bozunmalar ve fisyon yoluyla iretilen pargacik sayisini (1/pargacik) hesaplamaktadir.
Notronlardan kaynaklanan enerji genellikle niikleer veri ile Kerma faktorlerinden elde
edilmektedir (Sato ve digerleri, 2018). PHITS benzetim kodu, teorik modeller veya niikleer
veri kiitiphaneleri ile niikleer reaksiyonlari benzetim yapabilir. Notronlarin meydana geldigi
hadron terapi reaksiyonlari i¢in, varsayilan olarak (Intra-Nuclear Cascade of Li¢ge) INCL-
4.6 (Boudard ve digerleri, 2013) model kullanilmaktadir. PHITS benzetim kodu, kullaniciya
olusturabilecegi malzemeleri, geometrileri, hedefleri ve parcacik 6zellikleri gibi girdileri
tanimlamak i¢in imkan sagladigindan benzetim yapabilmek agisindan son derece uygundur.
Tez kapsamindaki tiim benzetim hesaplarindaki hata oran1 % 0,05’in altina diisiinceye kadar

gergeklestirilmistir.

Kalem 1sin tarama

PBS, proton tedavisinde alana 6zgii donanim (agikliklar ve kompansatorler) ihtiyacini
azaltabilen ve hedefe daha iyi doz uyumu sunan bir teknolojidir (Pedroni ve digerleri, 1995).
Sistemin O6nemli bir simirlamasi organ hareketliligine duyarli olmamasidir. Organ veya

hedefin hareket etmesi halinde doz dagilimi 6nemli 6l¢iide bozulmaktadir (Phillips ve
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digerleri, 1992). Hedefte ve ¢evreleyen dokularda asir1 veya diisik doz dagilimlar ile
sonuglanmaktadir (Bert ve Durante, 2011). Bu yiizden hareket etmeyen hedeflerde daha
etkili oldugu bilinmektedir (Pedroni ve digerleri, 2011). Hareketsiz kalmas1 daha kolay
saglanan kafatasi temelli tiimorlerde de PBS ile olumlu sonuglar alinmaktadir (Grosshans ve
digerleri, 2014). PBS teknigi, 1sinlarin konumunu, enerjisini ve akisini ayarlama imkani ile
kalem 1sinlarimi hedef hacim tizerinde manyetik olarak taramaktan olusmaktadir (Marzi ve
digerleri, 2019). Bundan dolayr kalem 1sin sistemleri i¢in ikincil pargaciklar iletim
sisteminden degil, hasta ile birincil par¢aciklarin etkilesiminden kaynaklanmaktadir (Kooy

ve digerleri, 2010).

Nozul Girig

-

Nozul Cikis

izosentr

Sekil 3.4. Yerlesik olarak kalem 1s1n taramasi i¢in kullanilan proton 1sin hatti. (1) ¢ikis
penceresi, (2) birinci iyon odast, (3-4) tarama miknatislari, (5) ikinci iyon odast,
(6-7) snout tutucu ve snout, (8) su fantomu (izosentr) (Marzi ve digerleri, 2019).

Tez calismamizda segtigimiz geometride kalem 1sin hatti icin menzil modiilator carki,
hastaya 6zel aciklik ve kompansator gerekli olmadigindan 1s1n hattindaki ikincil pargacik
tiretimi ihmal edilmektedir. Terapotik enerjili kalem 1s1m1 Sekil 3.2°deki gibi kesitlere dik
olarak gonderilmistir. Isinlarin sadece viicut dokulari ve biyomalzemeler ile olan
etkilesimleri dikkate alinmistir. Ayn1 Bragg pik menzillerine sahip enerji araligindaki
(terapotik enerjili) proton, helyum ve karbon iyonu isinlarmin bas plaka fantomunda

olusturdugu ikincil nétronlar hesaplanmustir.
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4. BULGULAR

4.1. PHITS Benzetim Sonuclarinin Dogrulanmasi

Proton veya iyon tedavisi uygulamalari ile deneysel hesaplama yapma imkanimiz
olmadigindan kullandigimiz PHITS benzetim programinin dogrulugunu belirlemek i¢in
proton, helyum ve karbon iyonlar1 ile yaptigimiz hesaplar, literatiirdeki sonuglarla
karsilagtirtlmistir.  50-250 MeV/u enerji araligindaki proton ve He iyon i1sinlarmin
hesaplanan menzil degerleri SRIM, GATE ve NIST ile karsilastirilmistir. Jia ve digerleri
(2014) tarafindan MCNPX hesaplamalarindaki bas plaka fantomunda proton igin derin doz
egrileri, beyin ile farkli doku bolgelerinde depolanan enerjiler, proton basina ikincil ndtron
sayllar1 PHITS sonuglariyla karsilastirilmistir. Moravek ve Bogner (2009) tarafindan
GEANT4 benzetim kodu kullanilarak su fantomunda 60- 220 MeV’lik protonlar i¢in elde
edilen ikincil notron sayilart PHITS ile karsilagtirilmigtir. Son olarak Pshenichnov ve
digerleri (2005) tarafindan GEANT4 benzetim kodu kullanilarak su fantomunda proton ve

karbon iyonlart i¢in ikincil notron iiretimi sonuglar karsilagtirma amaciyla kullanilmistir.

Menzil

Cizelge 4.1 PHITS MC benzetim koduyla su fantomunda elde edilen pargacik menzil
degerlerini ve GATE, SRIM, NIST’den elde edilen sonuglar ile aradaki farklarin yiizdesini
gostermektedir. Proton 1sinlar1 i¢in aradaki ortalama fark GATE ile % 1,65, SRIM ile %
0,24, NIST ile % 1,18 olarak bulunmustur. Helyum iyon 1sinlari i¢in aradaki ortalama fark
GATE ile % 1,96, SRIM ile % 0,53 ve NIST ile % 0,99 olarak bulunmustur. Elde edilen
sonuclardan farkin kayda deger olmadig1 ve medikal alanda kabul edilebilir sinirlar (< %35)

icinde oldugu goriilmektedir.
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Cizelge 4.1. PHITS kodu ile su fantomunda hesaplanan proton ve helyum iyonlarinin
menzilinin GATE, SRIM ve NIST ile karsilastirmasi (Strobele ve digerleri,

2012)
Proton menzili (cm)

(I?\;IIE{J/I) Qal'?;na GATE  %fark SRIM  9%fark  NIST % fark
50 21,9 22,4 2,28 21,9 0 223 1,83
60 30,5 31,1 1,97 30,4 033 309 131
70 40,3 41,0 1,74 40,2 025 408 124
80 51,2 52,1 1,76 51,0 039 518 117
90 63,1 64,3 1,90 63,0 016 640 143
100 76,0 77,6 2,11 76,0 0 772 158
110 90,1 91,9 2,0 90,1 0 01,4 144
120 105,1 107,2 2,0 105,1 0 106,6 1,43
130 121,1 123,4 1,90 1210 008 1228 1,40
140 138,1 140,5 1,74 1379 015 1398 1,23
150 155,8 1585 1,73 1556 013  157,7 1,22
160 174,8 177,3 1,43 1741 040 1765 0,97
170 194,2 197,0 1,44 1935 036 1961 0,98
180 214,6 217,5 1,35 2137 042 2165 0,89
190 235,1 238,7 1,53 2346 021 2377 111
200 2573 260,6 1,28 2562 043 2596 0,89
210 279,5 283,3 1,36 2785 036 2822 0,97
220 302,4 306,7 1,42 3015 030 3055 1,03
230 326,7 330,7 1,22 3253 043 3295 0,86
240 350,8 355,4 1,31 3496 034 3541 0,94
250 376,0 380,7 1,25 3746 037 3794 0,90
ort. 1,65 0,24 1,18

Helyum iyon menzili (cm)

,Slzf/r;:j Qalilina GATE  %fark SRIM  %fark  NIST % fark
50 22,0 22,6 2,73 22,0 0 24 182
60 30,6 31,5 2,94 30,5 033 311 163
70 40,5 41,5 2,47 40,3 0,50 41 123
80 51,5 52,7 2,33 51,2 059 521 117
90 63,7 65,0 2,04 63,3 063 643 094
100 76,9 78,5 2,08 76,4 065 776 091
110 91,0 92,9 2,09 90,5 055 919 0,99
120 106,3 108,3 1,88 1055 076  107,2 0,85

130 122,4 1247 1,88 1215 0,74 123,4 0,82
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Cizelge 4.1. (devam) PHITS kodu ile su fantomunda hesaplanan proton ve helyum iyonlarinin
menzilinin GATE, SRIM ve NIST ile karsilastirmasi

140 139,4 140,0 0,43 138,5 0,65 140,5 0,79
150 157,3 160,2 1,84 156,3 0,64 158,6 0,83
160 176,1 179,2 1,76 1749 0,69 177,4 0,74
170 1955 199,1 1,84 194,3 0,62 197,1 0,82
180 215,8 219,8 1,85 214,6 0,56 217,6 0,83
190 236,7 241,2 1,90 235,5 0,51 238,9 0,93
200 258,6 263,4 1,86 257,3 0,51 260,9 0,89
210 281,0 286,3 1,89 279,7 0,46 283,6 0,93
220 304,2 309,8 1,84 302,8 0,46 307,0 0,92
230 327,9 334,1 1,89 326,6 0,4 331,1 0,98
240 352,4 359,0 1,87 351,0 0,4 355,8 0,96
250 377,7 384,6 1,83 376,1 0,43 381,2 0,93
Ort. 1,96 0,53 0,99

Derin doz egrisi

Bas plaka fantomunda 40-140 MeV enerji araliginda 10 MeV basamaklarla proton 1sinlari
icin PHITS ile hesaplanan derin doz egrileri Sekil 4.1°de gosterilmektedir. PHITS
sonuglarmin MCNPX benzetim sonuglari (Jia ve digerleri, 2014) ile benzer oldugu
goriilmektedir. Sekil 4.1°den anlasildig tizere 40 MeV enerjide Bragg pik noktasi bizim
caligmamizda kranyum bolgesinde kalmistir. Kranyum bolgesi beyin bolgesine gore daha
yogun olugu i¢in protonlarin ortama daha fazla enerji aktarmasi nedeni ile pik ytiksekliginin
50 MeV igin olusan pik yiiksekliginden kiigiik olmasi beklenen bir sonugtur. Beyin
dokusunun 1,4-12,9 cm araliginda oldugu g6z oniine alindiginda 50-140 MeV araligindaki
enerjiler i¢in Bragg pikler beynin iginde kalmaktadir. 140 MeV’den daha yiiksek
enerjilerdeki protonlar ise beynin 6tesine gegmektedir. Isinlarin ulastigi nokta hakkinda bilgi
sahibi oldugumuzda secilecek enerjiyi belirleyebiliriz. Ornegin bas plaka fantomunda
yaklagik 7 cm derinlikte yani beynin tam orta noktasinda bir hedef diisiinecek olursak 100

MeV enerjili protonlar bu noktada pik olusturdugu i¢in uygun enerji olarak belirlenebilir.
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Sekil 4.1. Bas plaka fantomunda 40-140 MeV enerjili proton 1sinlart ig¢in derin doz
egrilerinin karsilastirilmasi

Depolanan enerji

Beyin bolgesinde depolanan enerjiyi hesaplamak i¢in proton demeti bas plaka fantomuna
gonderilmistir. Gelen 1smimin enerjisi arttikca beyinde depolanan enerjinin artmasi
beklenmektedir. Fakat beyinden sonraki organlara niifuz eden 1sinlardan dolayr beyinde
depolanan enerji diismeye baslamaktadir. Gonderilen proton enerjisinin bir kismi farkli
dokularda sogruldugundan gonderilen 1sin enerjisine oranla beyinde daha az enerji
depolanmaktadir. Sekil 4.2°de ve 4.3’te sirasiyla proton basina beyin bolgesinde depolanan
enerjiyi ve gelen proton enerjisinin ortama aktarilma %/’si gosterilmektedir. Calismamizdaki
hesaplama sonuglarinin MCNPX benzetimi ile yapilan hesaplama sonuglari (Jia ve digerleri,
2014) ile benzer oldugu goriilmektedir. 40 MeV’lik proton 1sin1 beyin dokusuna
ulasamazken, daha yiiksek enerjiler i¢in beyinde depolanan enerji 140 MeV’e kadar gelen
proton enerjisiyle orantili olarak artmistir. 140 MeV’de protonlar beyin bdlgesinin Gtesine

gectigi icin beyinde depolanan enerjideki artis miktar1 ayni sekilde gerceklesmemistir.
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Sekil 4.2. Bas plaka fantomunda beyin bolgesinde depolanan enerjinin karsilastirmasi
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Sekil 4.3. Bas plaka fantomunda beyin bdlgesinde depolanan enerjinin gelen proton

enerjisine oraninin karsilagtirmasi

Farkli bolgelerdeki (cilt, yumusak dokul, kranyuml, kranyum2 ve yumusak doku2)

depolanan enerjiler, Sekil 4.4°te 40 ile 140 MeV arasindaki proton enerjisinin fonksiyonu

olarak gosterilmektedir. Calismamizdaki hesaplama sonuglarinin MCNPX benzetimi ile

yapilan hesaplama sonuglari (Jia ve digerleri, 2014) ile benzer oldugu goriilmektedir.



66

33 OBu calisma (cilt)
1 MEJia, 2014 (cilt)
O Bu ¢aligma (yumsak dokul)
1 @ Jia, 2014 (yumsak dokul)
= 26 - ABu ¢aligma (kranyum1)
g ] 2 AJia, 2014 (kranyumd)
s < Bu ¢aligma (kranyum?)
> 19 ] <©Jia, 2014 (kranyum2)
S ] A x Bu ¢alisma (yumsak doku2)
E A + Jia, 2014 (yumsak doku?2)
g A
o 12 A A A
< 4
£ 4 s 4 %
=}
g 5 e &
(<]
EEEREEEERE
® & & & & & *
_2 T T T T T T T T T T
40 60 80 100 120 140

Proton enerjisi (MeV)

Sekil 4.4. Bas plaka fantomunda gelen proton enerjisine bagl farkli dokularda depolanan
enerjinin kargilagtirmasi

ikincil notronlar

Moravek ile Bogner, 2009:
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Sekil 4.5. Su fantomunda 60-220 MeV enerjili proton basina nétron sayisinin karsilagtirmasi

50cmx10cmx50 cm boyutlu su fantomunda 60-220 MeV’lik protonlar basina firetilen

notronlarin  PHITS ve GEANT4 benzetim sonuglarinin karsilastirmas: Sekil 4.5°te
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gosterilmektedir. Grafikte verilen denklemler iki farkli benzetim programi tarafindan gelen
proton basina agiga ¢ikan notron miktarini ifade etmektedir. Moravek ile Bogner (2009)
tarafindan yapilan hesaplamada ndtronun baslangi¢ enerjisi iizerinde herhangi bir kisitlama
olmaksizin 160 MeV enerjili protonlar i¢in nétron verimi 0,133 olarak bulunmustur. Tez
caligmasi kapsaminda PHITS benzetim kodu ile yapilan hesaplamada ise 0,141 n/p olarak
bulunmustur. Aradaki fark %6 olup kabul edilebilir bir sonugtur. 60 - 220 MeV arasindaki
tim enerjiler i¢in elde edilen sonuglarimizin GEANT4 benzetim programinda yapilan

hesaplama sonuglar1 (Moravek ve Bogner, 2009) ile uyumlu oldugu goériilmektedir.

Tim birincil olmayan parcaciklar ya birincil protonlarin ya da ikincil parcaciklarin
etkilesimleriyle iiretilmektedir. Sekil 4.6’da birincil proton basina iiretilen ndtron sayist,
proton enerjisinin fonksiyonu olarak gosterilmektedir. Hesaplamalarimiz MCNPX
hesaplama sonuclart (Jia ve digerleri, 2014) ile karsilastirilmis ve benzer oldugu

goriilmektedir. Gelen proton enerjisi arttik¢a, tiretilen ndtron sayisinin arttig1 gorilmektedir.
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Sekil 4.6. Bas plaka fantomunda 40-140 MeV enerjili proton basina ndtron sayisinin
karsilastirilmasi

90 MeV enerjili proton 1sinlariin derinlikle degisen ve 1’e normalize edilmis ikincil nétron
verimi Sekil 4.7°de gosterilmektedir. Notron tiretiminin yaklasik 5 cm derinlikte maksimum

oldugu goriilmektedir.
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Sekil 4.7. Bag plaka fantomunda gelen proton 1sin1 basina ndtron veriminin derinlikle
degisiminin karsilastirilmasi

90 MeV enerjili proton 1ginlar1 i¢in Bragg pik noktasi yaklasik 6 cm civarinda oldugu
bilinmektedir. Ikincil nétron verimindeki maksimum deger Bragg pikinden hemen 6nce
ortaya c¢ikmistir. MCNPX sonuglart (Jia ve digerleri, 2014) ile PHITS hesaplama

sonuclarimizin benzer oldugu goriilmektedir.

40 cm? su fantomunda 200 MeV’lik protonlar ve 135 ve 330 MeV/u enerjili karbon iyonlari
icin PHITS ile elde edilen notron verimlerinin Pshenichnov ve digerleri (2005) tarafindan
yapilan GEANT4 sonuglarinin karsilagtirmast Sekil 4.8’de gosterilmektedir. Sonuglar
ndtron veriminin enerjiye gore degisiminin fonksiyonu olarak yani ikincil nétron spektrumu

olarak sunulmaktadir.
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Sekil 4.8. Su fantomunda 135 ve 330 MeV/u karbon iyonlar1 ile 200 MeV’lik proton 1sinlari
tarafindan tiretilen ikincil nétronlarin enerji spektrumlarinin karsilagtirilmasi

200 MeV enerjili protonlar ve 135 ve 330 MeV/u enerjili karbon iyonlar i¢in her iki MC
benzetim kodundan benzer sonuglar elde edilmistir. Goriildigii gibi, ikincil ndtronlarin
enerji spektrumu oldukga genistir. Spektrum, uyarilmis hedef ¢ekirdekler tarafindan yayilan
diisiik, yiiksek ve orta enerjili ndtronlar icermektedir. Once uyarilmis hedef cekirdeklerden
tiretilen notronlart ele alalim. Hedef ¢ekirdekten kopan pargaciklar laboratuvar sisteminde
diisiik hiza sahiptir ancak biiyiik 6l¢iide uyarilmis olabilirler. Sudaki protonlar ve ¢ekirdekler
iizerindeki elastik sacilma (yiik degisim reaksiyonlari dahil), diisiik enerjili ndtronlarin enerji
kaybindan sorumlu ana siirectir. Elastik ve elastik olmayan hadronik etkilesimlerde
ndtronlarin enerji kaybina kismi katkisini tahmin etmek igin, yeterince kalin su fantomunda

tek enerjili bir nétron 1s1indan depolanan enerji hesaplanabilmektedir.

4.2. Proton Isilarina Biyomalzemelerin Etkisi (Menzil ve Ikincil Nétron)

PHITS MC benzetim kodunun dogrulamasi gergeklestirildikten sonra tez ¢alismasinin bu
kisminda odak noktasi bag plaka fantomunda kranyum yerine biyomalzeme kullanilmasinin
proton Bragg pik egrisine ve protondan kaynaklanan ikincil ndtron tiretimine etkisini

incelemektir.
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Derin doz egrileri

PHITS benzetim programi ile bas plaka fantomunda yapilan hesaplamalar sonucunda

biyomalzemelerin 40-140 MeV enerjili protonlarin Bragg egrilerine etkisi Sekil 4.9-4.19°da

gosterilmektedir.
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Sekil 4.9. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 40 MeV enerjili proton 1sminin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.10. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 50 MeV enerjili proton 1sminin derin

doz egrisine etkisi
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Sekil 4.11. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 60 MeV enerjili proton igininin derin

doz egrisine etkisi
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Sekil 4.12. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 70 MeV enerjili proton 1sminin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.13. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 80 MeV enerjili proton igininin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.14. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 90 MeV enerjili proton 1sminin derin
doz egrisine etkisi
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doz egrisine etkisi

. Bag plaka fantomunda biyomalzemelerin 100 MeV enerjili proton 1gininin derin
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Sekil 4.16. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 110 MeV enerjili proton 1simninin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.17. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 120 MeV enerjili proton 1siminin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.18. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 130 MeV enerjili proton 1simninin derin

Sogurulan doz (nGy/proton)
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Sekil 4.19. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 140 MeV enerjili proton 1siminin derin

doz egrisine etkisi

Se¢ilmis tiim biyomalzemeler i¢in proton iginlarinin menzil degerleri ve kranyuma gore

farklar1 Cizelge 4.2°de verilmistir. Kullanilan biyomalzemenin yogunlugu arttik¢a 151n

menzili beklenildigi gibi azalmistir. 40-140 MeV enerji araligindaki protonlarin
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menzillerinin %2,28-70,51 arasinda azaldigi ve ciddi oranda farklara sebep oldugu
goriilmistiir. Aliiminanin yogunlugu Ti alasimdan daha kii¢iik olmasina ragmen 40-50 MeV
icin menzillerin esit oldugu goriilmektedir. Fakat 60 MeV ve {lizerindeki enerjilerde ise
aliiminanin menzili daha kisadir. iki biyomalzemenin durdurma giicii degerleri SRIM’den
incelendiginde elektriksel ve niikleer durdurma giicii sirasiyla aliimina icin 6,01 keVem?/mg
ve 2,24 eVem?mg’dir, Ti alasim igin ise 5,25 keVem?/mg, 1,88 eVecm?/mg oldugu
gorilmektedir. Yani Ti alasimin durdurma giiclinlin aliiminadan kii¢iik olmasi,
yogunlugunun biiyiik olmasina ragmen menzilinin daha kisa olmasinin nedeni olarak kabul
edilebilir. Bragg egrisindeki degisimler incelendiginde kranyuma en yakin sonuglar PTFE
ile elde edilirken PTFE’den sonra en yakin sonuglar ise aliimina ve Ti alagim ile elde

edilmistir.

Cizelge 4.2. Biyomalzeme iceren bas plaka fantomunda proton i1sin menzilleri ve kranyuma
gore farklari

£ . 2
— 2y <
Q P L — = — < — «© — S M = —
= 5§ £ & E E 2 E g E & Z E
~— —_ — . — Rl 0
w ¥ & 8 <= 8 B £ zZ & &£8% o =¥
40 116 099 150 o081 300 o081 300 0,70 400 0,70 400 0,70 400
50 174 145 16,7 105 400 105 400 087 500 081 533 081 533

60 256 221 13,7 128 500 134 477 110 568 099 61,4 099 614
70 349 314 100 198 433 209 400 128 633 116 66,7 116 66,7
80 453 419 77 29 346 308 320 192 57,7 134 705 134 705
90 564 535 52 413 268 424 247 302 464 221 608 215 619
100 6,92 657 50 535 227 546 210 424 387 343 504 337 513
110 825 791 42 669 190 680 176 558 324 4,77 423 4,71 430
120 9,71 936 36 814 162 825 150 703 275 616 365 6,10 37,1
130 11,22 1087 3,1 965 140 977 130 855 238 7,67 316 7,62 321

140 12,79 1250 2,3 11,28 11,8 11,39 109 10,12 209 930 273 924 27,7
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ikincil notronlar

Protonlarin viicut i¢indeki farkli elementlerle niikleer etkilesiminden dolayi ikincil nétronlar
iretildigi bilinmektedir. Yiiksliz pargaciklar olarak ndtronlar, proton menzilinin Gtesine
gecebilir ve etkilesim tirtinleri cogunlukla ikincil protonlar nedeniyle Bragg egrisinin kuyruk
kismina katkida bulunabilmektedirler. Notronlarin yiiksek radyobiyolojik etkisi nedeniyle
bu ek dozun (Chaudhri, 2007; Pshenichnov ve digerleri, 2005; Schneider ve digerleri, 2004;
Wroe ve digerleri, 2005) klinik 6nemi hakkinda tartismalar mevcuttur. Notron dozuyla ilgili
sorularm basinda, etkilesim siirecinde olusan ndtron sayis1 gelmektedir. Ikincil ndtronlardan
kaynaklanan doz proton 1ginlarinin etkilestigi malzemeye ve geometrisine baglidir (Agosteo
ve digerleri, 1998).

0.2 -

Kranyum

—--—PTFE

— - — Aliimina )

— — -Ti alasim .
1 ----NiTi alasim -
------- Paslanmaz Celik L >
............. CCM alasim - Lo

o
[N
I

Proton bagina notron sayist

0 . T T T T T T T T T T
40 60 80 100 120 140
Proton enerjisi (MeV)

Sekil 4.20. Bas plaka fantomunda proton enerjisine gore ikincil ndtron sayisi

Ikincil nétronlarin sayismin gelen protonun enerjisine gore degisimi Sekil 4.20°de
gosterilmektedir. Biyomalzeme kullanildiginda meydana gelen ndtron sayilari ile kranyuma
gore % farklar1 ise Cizelge 4.3’te verilmistir. Gelen proton enerjisi ve biyomalzemenin
yogunlugu arttikca proton basina ikincil ndtron veriminin arttigi goriilmektedir. Proton
basma Tretilen ikincil ndtron sayilarindaki artis %8,74-391 arasinda degismektedir.
Kranyuma gore yiizde farklarin ¢ok yiiksek oranlara ulasmasi, biyomalzeme etkisinin

agirhigini ortaya koymaktadir. 70 MeV ve iizerindeki proton enerjileri i¢in kranyumun
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ndtron verimine en yakin biyomalzeme PTFE olurken, 40-60 MeV arasindaki proton

enerjileri i¢in aliimina olmaktadir.

Cizelge 4.3. Biyomalzeme igeren bas plaka fantomunda proton basina ikincil ntron sayisi
ve kranyuma gore farklari

£ . c
<) 2y <
S g % = S =
2 > w ¥ E ¥ £ ¥ 3 ¥ Sx ¥ s X
= & L = = IS = < = IS - = & <
- = = NG = NG — NG = NG © © U O NS
w X o X < = ~ = Z X aov X @ =
40 0,003 0,008 1538 0,005 57,8 0,015 3478 0,011 2339 0,012 2730 0,016 3910
50 0,008 0,018 1383 0,012 60,6 0,030 2959 0,023 206,2 0,026 240,2 0,033 3321

60 0,013 0,026 89,6 0,022 652 0,049 2604 0,039 186,7 0,043 2164 0,053 2955
70 0021 0,032 540 003 61,7 0062 1973 0,057 1739 0,062 199,5 0,076 2693
80 0,029 0,039 341 0,043 473 0,068 1316 0,073 146,7 0,083 1833 0,102 2464
90 0,039 0,049 239 005 359 0,076 948 0,082 1083 0,098 1505 0,119 2029
100 0,050 0,059 180 0,064 282 0,087 730 0,091 826 0,107 1142 0,127 1540
110 0,062 0,071 146 0,076 236 0,098 588 0,103 67,1 0,119 920 0,138 1231
120 0,074 0,083 117 0,089 201 0,111 494 0,116 563 0132 77,1 0,151 1024
130 0,088 0,09% 98 0,103 176 0,125 427 0,131 489 0,146 66,5 0,165 87,6
140 0,102 0,110 8,774 0,118 162 0,240 378 0,146 440 0,162 596 0,181 77,7

4.3. Helyum Iyonu Isinlarina Biyomalzemelerin Etkisi (Menzil ve ikincil Nétron)

Radyoterapide iyon 1smlarinin tercih edilmesinin baglica sebepleri, iyonizasyon
yogunlugunun veya LET’in ve parcacik menzilinin sonuna dogru biyolojik etkinligin
artmasidir. Bu, derin yerlesimli tiimorlere daha yiiksek doz ve terapdtik etki verilmesinin
yani sira normal dokulara geleneksel foton veya elektron i1smlarinin biraktigindan daha
diisiik bir doz ve daha az zarar verilmesini saglar (Brahme, 2004). Protonlardan daha agir
olan ancak yine de diisiik LET araliginda olan helyum iyonlari, iyon 111 tedavisinin ilk
glinlerinde basariyla kullanilmistir. He RBE’sinin 1,2 ile 1,4 arasinda degistigi ve dolayisiyla
protonlarin (1,1) RBE’sinden biraz daha biiyiik oldugu bilinmektedir (Halperin, 2006). LET,
RBE’nin hesaplanmasinda 6nemli bir parametredir (Strobele ve digerleri, 2012). Tez

calismasiin bu kisminda He iyon 1sinlar1 icin biyomalzemelerin Bragg egrisine etkisini
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incelemeyi hedefledik. Cizelge 4.4’te He iyonu isinlarinin menzillerine karsilik gelen

enerjileri ve bu enerjilerdeki derin doz egrileri Sekil 4.21-4.26°da gosterilmektedir.

Cizelge 4.4. Bas plaka fantomunda proton ve He iyon 1sin1 menzilleri

Menzil (£0.1 cm) Proton ve He iyonu enerjisi (MeV/u)
1,7 50
2,5 60
3,4 70
4,5 80
5,6 90
6,9 100

Derin doz egrileri

0.2 ] Kranyum
] —---PTFE
{ — - —Aliimina
{ +3¢+ Tialagim

0.15

0.1

Sogrulan doz (nGy/parcacik)

Derinlik (cm)

Sekil 4.21. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 50 MeV/u’lik He iyonu 1siinin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.22. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 60 MeV/u’lik He iyonu 1siminin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.23. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 70 MeV/u’lik He iyonu 1siinin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.24. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 80 MeV/u’lik He iyonu 1siminin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.25. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 90 MeV/u’lik He iyonu 1sminin derin
doz egrisine etkisi
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0.2 -

Sogrulan doz (nGy/parcacik)
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Kranyum
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0.15

Sekil 4.26. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 100 MeV/u’lik He iyonu 1sininin derin
doz egrisine etkisi

Sekil 4.21-4.26°da biyomalzemenin yogunlugu arttikca He iyon isinlarinin menzillerinin
beklenildigi gibi azaldig1 goriilmektedir. Diisiik terapotik enerjilerde He iyonlarinin Bragg

pik yiiksekliklerinin yiiksek enerjilere gore kiigiik oldugu goriilmiistiir, bu sonucun sebebi

Derinlik (cm)

yiiklii pargaciklarin ortamla etkilesme olasiliginin hizlar ile ters orantili olmasidir.

Cizelge 4.5. Biyomalzeme i¢eren bas plaka fantomunda He iyon 1s1n menzilleri ve kranyuma
gore farklari

Menzil (cm)

(Meli/ 1u) Kranyum PTFE % fark  Alimina % fark Tialasim % fark
50 1,7 13 23,5 0,9 47,1 0,9 47,1
60 2,5 2,2 12,0 1.2 52,0 1,2 52,0
70 3,4 31 8,8 1,9 441 1,9 441
80 4,5 4,1 8,9 2,9 35,6 2,9 35,6
90 5,6 53 5,4 4,1 26,8 4,1 26,8
100 6,9 6,6 43 54 21,7 54 21,7

Bas plaka fantomunda proton Bragg egrileri ve ikincil ndtron sonuglart kranyumunkine
yakin olan biyomalzemeler (PTFE, aliimina, Ti alasim) icin He iyon 1sinlarinin menzil

degerleri ve kranyuma gore yiizde farklar1 Cizelge 4.5°te verilmistir. Biyomalzeme igceren
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bas plaka fantomunda He iyon iginlarinin menzilleri kranyuma gore %4,3—52 arasinda
azaldig1 goriilmektedir. Kranyuma en yakin menzil sonucu elde edilen biyomalzeme PTFE
olmustur. Diisiik enerjilerde %24’e, enerji yiikseldik¢e %5’e varan bir menzil azalimi

gbzlenmistir.

ikincil notronlar

He iyonlar1 tarafindan iiretilen ikincil parcaciklar: hem notr parcaciklar (notronlar ve
fotonlar) hem de protonlar, déteronlar, tritonlar, *He ve *He gibi hafif yiiklii iyonlart
icermektedir. Yuklii parcacik radyoterapisi toplulugu C iyonlarina ek olarak, kismen
Lawrence Berkeley Ulusal Laboratuvari’nda (Castro ve digerleri, 1997) yapilan oncil
calismaya dayanarak, 6zellikle pediatrik vakalar i¢cin He iyonlarinin kullanilmasina ilgi
duyuldugu ifade edilmektedir. He iyonlarinin kullanilmasinin avantajlarindan bir tanesinin
1s1n tedavilerinde saglikli dokulara radyasyonun verdigi hasarin azaltilmasi oldugu ifade
edilmektedir (Griin ve digerleri, 2015; Kantemiris ve digerleri, 2011; Kempe ve digerleri,
2007; Michael Kramer ve digerleri, 2016; Pshenichnov ve digerleri, 2008). He iyonunun
niikleer etkilesimlerdeki ndtron verim bilgisi, iyon radyoterapisinde kritik 6neme sahiptir,

bu nedenle ikincil notron alanina dikkat edilmelidir.

Tez ¢aligmasinda, biyomalzemelerde proton isinlarinin ikincil nétron {iretimine etkisini
inceledikten sonra kranyuma en yakin sonug veren ii¢ biyomalzeme i¢in He iyon 1s1nlarmin
ikincil ndtron {iretimine etkisi incelenmistir. Sekil 4.27°de kranyum ve biyomalzemeler i¢in
He iyon i1sinlan tarafindan {retilen ikincil nétron sayilarinin enerjiye gore degisimi
gosterilmektedir. Terapdtik enerjilerde He iyonu basina bas plaka fantomunda iiretilen
notron sayist yaklasik lineer olarak artmaktadir. 70 MeV/u ve lizeri enerjiye sahip He
iyonlart i¢in se¢ilmis her bir biyomalzeme i¢in ndtron sayisinin enerjiye gore egimi

neredeyse aynidir (MeV/u basina 0,005 n/He).
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Sekil 4.27. Bas plaka fantomunda He iyonu basina iiretilen ikincil nétron sayisi

Cizelge 4.6. Biyomalzeme igeren bas plaka fantomunda He iyonu basina ikincil ndtron
sayis1 ve kranyuma gore farklari

He iyonu basina notron sayist

E (MeV/u) Kranyum PTFE %fark  Alimina  %fark  Tialasim Y%fark

50 0,104 0,144 38,5 0,126 21,2 0,131 26,0
60 0,147 0,184 25,2 0,184 25,2 0,190 29,3
70 0,195 0,225 15,4 0,235 20,5 0,241 23,6
80 0,247 0,273 10,5 0,286 15,8 0,295 19,4
90 0,303 0,326 7,6 0,343 13,2 0,354 16,8
100 0,357 0,382 7,0 0,404 13,2 0,417 16,8

Biyomalzemeli bas plaka fantomundaki ntron verimleri ile kranyuma gore % farklar ise
Cizelge 4.6’da verilmistir. Proton 1ginlarina benzer olarak biyomalzemenin yogunlugu ve
enerji arttik¢a ikincil nétron verimi helyum iyon 1sinlarinda da artmaktadir Kranyumlu bas
plaka fantomunda ndotron verimine en yakin sonu¢ PTFE biyomalzemesinde elde
edilmektedir ve en diisiik enerjide %38,5 fazla nétron iiretirken, enerji yiikseldikge fark

%7’ye kadar diismektedir.
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Sekil 4.28 ve 4.29°da ikincil nétron dozlari ile toplam dozun enerji ve pargacik tiiriine gore

degisimi gosterilmektedir. Sekil 4.30°da ise ikincil nétron dozunun toplam doza orani

gosterilmektedir.
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Sekil 4.28. Bas plaka fantomunda olusan ikincil nétron dozunun He ve proton 1sinina gore
degisimi
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Sekil 4.29. Bas plaka fantomunda toplam dozun He ve proton 1sinina gére degisimi

Sekil 4.28 ve 4.29 incelendiginde bas plaka fantomuna gonderilen pargacigin enerjisi
arttikca hedefte depolanan toplam doz ve nétron dozunun neredeyse dogrusal olarak arttigi
goriilmektedir. Sekil 4.30°da ikincil nétronlardan kaynaklanan dozun tiim parcaciklar
tarafindan depolanan doza oranina baktigimizda sonuglar protonlar i¢in binde 0,5-3,5
arasinda degismekte iken He iyonlar1 i¢in binde 1-3 arasinda degismektedir. Protonlarin
enerjisi arttikga Dn/Dt degeri kranyumda binde 0,5°ten 1,0’e artarken PTFE’de binde
1,25’ten 1,0’e azalmaktadir ve kranyuma en yakin sonucu PTFE vermektedir. Benzer bir
durum kiiciik bir farkla He i1yonlar1 i¢in de gézlenmektedir. He iyonlarinin enerjisi terapotik
enerjilerde arttitk¢a Dn/Dt degeri kranyumda neredeyse binde 1,0°de sabit kalirken, PTFE’de
enerji arttikga hizli bir sekilde binde 1,25’in altinda diismektedir. Aliimina ve Ti alasimda
her iki pargacik i¢in de Dn/Dtdegeri binde 1,5 tizerindedir. Bu durum gonderilen pargacigin

tiirli, enerjisi ve hedef malzemenin yogunluk ve atomik 6zelliklerine bagl olarak nétron
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tretim tesir kesitlerinin  farklilik  gdstermesiyle agiklanabilir. Dn/Dt  degerini
karsilagtirdigimizda helyum iyonu degerinin protondan fazla olmasi tiim parcaciklar
tarafindan depolanan dozun artis oranina gore, ndtronlar tarafindan depolanan dozun artig

oraninin daha yiiksek oldugu sonucu ¢ikarilabilir.

Kranyum ~ ~ He PTFE He
2 1 Proton 2 7 Proton
151 15 -
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05 ‘/ 05 n
~—~ 0 T T T T 1 0 T . T ' .
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¥ Alimina ~ ~ He Tialasim - He
351 35 g
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50 60 70 80 90 100 50 60 70 80 90 100

Enerji (MeV/u)

Sekil 4.30. Bas plaka fantomunda proton ve He iyonlari i¢in ikincil nétron dozunun toplam
doza oran

4.4. Karbon Iyonu Isinlarina Biyomalzemelerin Etkisi (Menzil ve Ikincil Nétron)

Kanser tedavisindeki son gelismelere gore birinci hedef, ¢cevredeki saglikli dokuyu korurken
tiimor hacminde depolanan enerjiyi miimkiin oldugunca artirmak, ikinci hedef ise tiimore
yonelik biyolojik hasari artirmak (Clasie ve digerleri, 2010). Terapotik x-1sinlartyla
karsilastirildiginda, ytiklii iyon 1sinlari, menzillerinin sonunda depolanan enerjideki 6nemli
artis yani Bragg pik ve azaltilmig yanal penumbra nedeniyle birinci hedefi karsilamaya
uygundur (Ferrari ve digerleri, 2011). Klinik proton ve karbon iyonu isinlari, sonlu
menzilleri nedeniyle foton isinlart tarafindan elde edilenlerden daha iistiin olan doz

dagilimlar1 saglar. Bu iistiinliik proton ve karbon iyon demetleri i¢in benzerdir. Fakat karbon
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iyon 1ginlari, proton veya yiiksek enerjili x-1ginlarina kiyasla daha yiiksek RBE sergiler,
dolayisiyla ikinci hedefi karsilamaya uygundur (Zhou ve digerleri, 2020). iki 1s1n arasindaki
doz dagilim farkinin sebebi, proton 1sinlariin diisiik, karbon iyon 1sinlarinin ise yiiksek
LET e sahip olmasidir. Karbon iyonlar1 gibi daha agir iyonlar, protonlarin olumlu fiziksel
ozelliklerini paylasirken ayn1 zamanda ekstra biyolojik bir avantaja da sahiptirler. Biyolojik
etkinlikleri, giris kanali boyunca diisiik iken, 151n menzilinin sonunda artmaktadir. Alternatif
bir strateji ise normal dokulara miimkiin oldugunca azaltilmis dozu vermektir. Bu nedenle
hedefte en yiiksek doz dagilimi1 ve normal dokulara tolere edilebilecek kadar az doz vermek
tercih sebebidir. C iyon 1ginlarinin yiiksek LET ve yiiksek RBE 6zelliklerinden elde edilen
potansiyel kazang radyasyon duyarliligindaki varyasyona baglidir. Cizelge 4.7’de proton ve
C iyonu 1gimlarinin ayn1 menzile karsilik gelen enerjileri ve Sekil 4.31-4.36°da bu enerjilere

sahip parcaciklarin derin doz egrileri gdsterilmektedir.

Cizelge 4.7. Bas plaka fantomunda proton ve C iyon 1sinlarmm menzilleri

Menzil (+0.1 cm) Prot(ol\r/lI ee\n/e):rjisi Karbo(nNilyéi)/r}ue)nerjisi
1,7 50 90
2,5 60 110
3,4 70 130
4,5 80 150
5,6 90 165

6,9 100 185
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Sekil 4.31. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 90 MeV/u’lik C iyonu isinmin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.32. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 110 MeV/u’lik C iyonu 1siniin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.33. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 130 MeV/u’lik C iyonu 1sminin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.34. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 150 MeV/u’lik C iyonu 1sininin derin
doz egrisine etkisi
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Sekil 4.35. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 165 MeV/u’lik C iyonu 1sminin derin
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Sekil 4.36. Bas plaka fantomunda biyomalzemelerin 185 MeV/u’lik C iyonu 1sininin derin

doz egrisine etkisi

Sekil 4.31-4.36°da biyomalzemenin yogunlugu arttikga C iyon isinlarinin menzillerinin

beklenildigi gibi azaldig1 goriilmektedir. Ayrica secilen biyomalzemeler tizerinde sogurulan

dozun kranyumda sogurulan dozdan az oldugu, bu nedenle biyomalzeme disinda kalan C
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menzilleri icin Bragg pik yiiksekliklerinin kranyumdakinden daha fazla oldugu
goriilmektedir. Sekil 4.31 ve 4.32°de biyomalzeme i¢inde kalan karbon menzillerinde Bragg
pik yiiksekliginin ciddi oranda diistiiglinii acik¢a sergilemektedir. Terapdtik proton
enerjilerinde elde edilen Bragg pik ve notron verimleri igin kranyuma en yakin sonug veren
PTFE, alimina, Ti alagim biyomalzemeleri i¢in C iyon 1sinlart menzilleri ve kranyuma goére

degisimleri % farklar1 Cizelge 4.8’de verilmistir.

Cizelge 4.8. Biyomalzeme i¢eren bas plaka fantomunda C iyon 1s1n menzilleri ve kranyuma
gore farklart

Menzil (cm)

E (MeV/u) Kranyum PTFE % fark  Aliimina % fark Tialasim % fark
90 1,7 1,3 23,5 0,9 47,1 0,9 47,1
110 2,5 2,1 16,0 1,2 52,0 1,2 52,0
130 3,4 3,1 8,8 19 44,1 19 44,1
150 4,5 4,2 6,7 3,0 g 3,0 BEkS
165 5,6 51 8,9 3,9 30,4 3,9 30,4
185 6,9 6,4 7,2 52 24,6 5,2 24,6

Bas plaka fantomunda kullanilan biyomalzemeler i¢in C iyon 1s1n1 menzillerinin kranyuma
gore 9%7,2-52 arasinda azaldig1 goriilmektedir. Terapdtik karbon iyon enerjisi arttikga
PTFE’li fantomda olusan menzil kranyuma gore %24 farktan %7 farka kadar azalmaktadir.

Aliimina ve Ti alasimda bu fark minimum %25 olmaktadir.

ikincil notronlar

Karbon iyon tedavisinin avantajlarina ragmen ikincil pargacik ftretimi dikkatle
degerlendirilmelidir. Menzilleri boyunca, karbon iyonu isinlari daha hafif g¢ekirdeklere
parcalanir. Bu pargalar genellikle kararsiz ve radyoaktiftir ve Bragg pikinin Stesine gegmeye
devam etmektedir (Gunzert ve digerleri, 2004). Klinik uygulamalarda kullanilan karbon
iyonlarmin enerjileri 400 MeV/u enerjiye kadar ¢ikar ve bu da dokularla birka¢ olasi
etkilesime neden olur: Atomik elektronlarla Coulomb etkilesimleri, ¢ekirdeklerle Coulomb
etkilesimleri, niikleer reaksiyonlar ve Bremsstrahlung (Zhou ve digerleri, 2020). Niikleer
reaksiyonlar protonlar, déteronlar, tritonlar, daha agir iyonlar ve ndtronlar gibi cesitli

parcaciklarin yayilmasina neden olmaktadir. Karbon iyon isinlarinin hasta dokulart ile
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niikleer etkilesimlerinde ylizlerce MeV enerjiye sahip ikincil hizli ve ultra hizli ntronlar
uretilmektedir (Marafini ve digerleri, 2017). Tedavinin dogrulugunu ve kalite giivencesini
iyilestirmek igin, karbon iyon tedavileri planlanirken ikincil ndtron bileseni dikkate
alinmalidir. Sekil 4.37°de kranyum ve biyomalzemeler i¢in C iyon 1sinlari tarafindan bas
plaka fantomunda iretilen ikincil ndtron sayilarinin degisimi gosterilmektedir. Proton
isinlarina benzer olarak biyomalzemenin yogunlugu ve pargacik enerjisi arttik¢a ikincil

notron iiretimi karbon iyon 1sinlarinda da neredeyse lineer artmaktadir.

2 Kranyum
—---PTFE
1— - — Aliimina
.......... Ti alasim / '
15 A oL
2
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5 11
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=
2 05 -
0 T T T T T T T T T T 1

90 110 130 150 165 185
Enerji (MeV/u)

Sekil 4.37. Bas plaka fantomunda C iyonu basina iiretilen ikincil ndtron sayisi

Cizelge 4.9. Biyomalzeme iceren bas plaka fantomunda C iyonlar1 basina ikincil nétron
say1s1 ve kranyuma gore farklari

Bas plaka fantomunda C iyonu basina notron sayisi
E (MeV/u) Kranyum PTFE %fark  Alimina  %fark  Tialasim %fark

90 0,435 0,528 21,5 0,514 18,3 0,567 30,4
110 0,613 0,713 16,3 0,749 22,2 0,834 36,0
130 0,824 0,918 11,4 0,982 19,2 1,079 31,1
150 1,046 1,140 91 1,207 15,5 1,303 24,6
165 1,224 1,317 7,6 1,390 13,6 1,485 21,3
185 1,456 1,566 7,6 1,649 13,3 1,742 19,7

Biyomalzeme kullanildiginda C iyon 1sinlar1 tarafindan iiretilen ndtron sayilari ile kranyuma

gore % farklari ise Cizelge 4.9°da verilmistir.
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Proton 1sinlarinda biyomalzemelerin ikincil nétron verimine etkisini inceledikten sonra
kranyuma en yakin sonug veren li¢ biyomalzemenin C iyon 1sin1 kullanildigindaki etkisi
incelenmistir. Biyomalzemenin yogunlugu ve pargacik enerjisi arttik¢a protonlarda oldugu
gibi karbon iyon 1sinlarinda da ikincil nétron verimi artmaktadir. C iyonu basina iiretilen
ikincil ntron verimlerindeki kranyuma gore artig orant %7,6-36 arasinda degismektedir. 90
MeV/u’lik C iyonunda kranyuma en yakin notron iiretimini %18 farkla aliimina sergilerken,
110 MeV/u enerji ve tlizerinde PTFE biyomalzemesi kranyuma en yakin sonuglari
vermektedir ve enerji arttikca fark %16’dan %8’e kadar diismektedir. Aliimina, kranyuma
gore ortalama %15 daha fazla n6tron liretimine sebep olurken, bu deger Ti alasimda ortalama

%25’1n lizerindedir.
Yalnizca kranyum igin bas plaka fantomunda ayni menzile sahip parcaciklarin iirettigi
ikincil notronlarin degisimini inceledigimizde pargacik basina notron verimleri ve artig

oranlar1 Cizelge 4.10°da verilmistir.

Cizelge 4.10. Bas plaka fantomunda proton, He ve C iyon 1sinlar1 basina ikincil ndtron sayisi

Parcacik bagina nétron sayisi

Enerji

(MeV/u) Proton He Artis C Artis
50/90 0,008 0,104 13,7 0,435 57,6
60/110 0,014 0,147 10,7 0,613 448
70/130 0,021 0,195 9,4 0,824 39,5
80/150 0,029 0,247 8,4 1,046 35,5
90/165 0,039 0,303 7,7 1,224 31,0
100/185 0,050 0,357 7,1 1,456 29,1

Kranyum i¢in bas plaka fantomunda kullanilan He iyonlari igin ikincil nétron verimindeki
artig protona gore 7,1-13,7 kat arasinda degismektedir. Bunun ana sebebi helyumun kiitle
numarasinin protona gore 4 kat, yiik miktarmin ise 2 kat biiyiik olmasidir. C iyonlar1 i¢in
ikincil noétron verimindeki artis ise protona gore 29,1-57,6 kat arasinda degismektedir.
Bunun ana sebebi ise karbonun kiitle numarasinin protona gore 12 kat, yiikk miktarinin ise 6

kat biiytik olmasidir.
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Notronlar tarafindan depolanan doz, tiretilen n6tron sayisiyla ilgilidir. Sekil 4.38 ve 4.39°da
ikincil ndtron kaynakli dozlar ile toplam dozun enerji ve parcacik tiiriine gore degisimi
gosterilmektedir. Sekil 4.40°da ise ikincil ndtronlar tarafindan depolanan dozun toplam doza

orani gosterilmektedir.
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Sekil 4.38. Bas plaka fantomunda olusan ikincil nétron dozunun C ve proton 1sinlarina gére
degisimi
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Sekil 4.39. Bas plaka fantomunda sogurulan toplam dozun C ve proton isinlarina gore
degisimi

Gelen proton ve karbon iyonlar1 bas plaka fantomuna gonderildiginde parcacigin kiitle
numarasi ve enerjisi arttikca hedefte depolanan toplam doz ve nétron dozu neredeyse
dogrusal olarak artmaktadir. Sekil 4.40’da ikincil nétronlardan kaynaklanan dozun tiim
parcaciklar tarafindan depolanan doza oranina baktigimizda sonuglar protonlar i¢in binde
0,5-3,5 arasinda degigsmekte iken C iyonlari i¢in binde 0,8-2,2 arasinda degismektedir. C
iyonlarmin enerjisi terap6tik enerjilerde arttikga Dn/Dt degeri kranyumda neredeyse binde
0,7°de sabit kalirken, PTFE’de enerji arttikca hizli bir sekilde binde 1,3’iin altinda
diismektedir. Aliimina ve Ti alasimda her iki pargacik igin de Dn/Dt degeri binde 1,0
iizerindedir. Ayrica Aliimina ayni menzile sahip proton ve karbon iyonlar1 i¢in neredeyse
benzer oranlarda nétron tiretimine sebep olmaktadir. Dn/Dt oranini karsilastirdigimizda
proton degerinin karbondan fazla olmasi tiim parcaciklar tarafindan kaynaklanan dozun artig
oranina gore notronlar tarafindan kaynaklanan dozun artis oraninin daha yiiksek oldugu

anlamina gelmektedir.
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Sekil 4.40. Bas plaka fantomunda proton ve C iyonlari i¢in ikincil nétron dozunun toplam

doza orani
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5. SONUC VE ONERILER

Radyasyon tedavisinde kullanilan pargacigin enerjisi arttik¢a viicutta ulastigi menzil de
artmaktadir. Doku yerine tercih edilen bir malzemenin pargacik menzilindeki degisimine
etkisini incelemek {izerine yaptigimiz ¢alismada segilen 6 biyomalzeme (PTFE, aliimina, Ti
alasim, NiTi alasim, paslanmaz ¢elik ve CCM alasim) i¢in yogunluk arttikga bas plaka
fantomunda proton 1s1n menzili beklendigi gibi azalmaktadir. 40-140 MeV enerjili protonlar
icin bas plaka fantomunda menzillerdeki azalim, secilmis 6 biyomalzeme i¢in kranyuma
gore %2,28-70,51 arasinda gergeklesmistir. Kranyuma en yakin sonucu veren biyomalzeme
PTFE i¢in bu fark 40 MeV’de %15, 140 MeV’de %2 olmustur. PTFE’den sonra en yakin
sonugclar, aliimina ve Ti alasim i¢in kranyuma gdre proton menzilindeki azalim 40 MeV’de
%30, 140 MeV’de %11 olarak iki biyomalzeme i¢in benzer ¢ikmistir. En biiylik yogunluklu
biyomalzeme CCM alasim igin ise 40-140 MeV arasindaki enerjilerde proton
menzillerindeki azalim %27-40 arasinda yiiksek diizeyde degismektedir. 50-100 MeV/u
enerjili He iyon 1sinlarinin kranyuma en yakin sonucu veren li¢ biyomalzeme (PTFE,
alimina ve Ti alasim) i¢in, menzillerin azalimi kranyuma gore %4,3-52 olarak
gergeklesmistir. En fazla degisim 60 MeV/u enerjili He iyonlari i¢in aliimina ve Ti alasimda,
en az degisim 100 MeV/u He iyonlar1 i¢in PTFE’de goriilmiistiir. Kranyuma gore 50 MeV/u
enerjili He iyon 1sinlari i¢in azalim %23,5 ve 100 MeV/u i¢in %4,3 olarak en yakin sonug
PTFE biyomalzemesinde gozlenmistir. 90-185 MeV/u enerjili C iyon ismlarinin ii¢
biyomalzeme (PTFE, aliimina ve Ti alagim) i¢cin menzillerindeki azalim, kranyuma gore
%7,2-52 olarak ger¢eklesmistir. En fazla degisim 110 MeV/u enerjili C iyonlar1 i¢in aliimina
ve Ti alagimda, en az ise 185 MeV/u C iyonlari i¢in PTFE’de goriilmiistiir. Kranyuma gore
90 MeV/u enerjili C iyon 1sinlari i¢in azalim %23,5 ve 185 MeV/u enerjili C 1yon 1sinlari
i¢cin %7,2 olarak elde edilmistir. C iyon 1s1nlar1 menzillerindeki azalimlar dikkate alindiginda

kranyuma en yakin sonucu veren biyomalzeme PTFE olmustur.

Parcaciklarin enerjisi arttik¢a ikincil nétron verimi artmaktadir. Kranyum igeren bas plaka
fantomunda 40 MeV enerjili protonlar i¢in ikincil nétron verimi 0,003 n/p iken 140 MeV
enerjili protonlar i¢in 0,102 n/p’ye ¢ikmistir. Bunun sebebi enerjisi artan yiiklii parcaciklarin
viicuttaki atom ¢ekirdekleriyle etkilesme olasiligimin artmasidir. 40-140 MeV enerjili
protonlar i¢in 6 biyomalzemenin (PTFE, aliimina, Ti alasim, NiTi alasim, paslanmaz ¢elik

ve CCM alasim) ikincil nétron verimine etkisi incelendiginde, proton basina iretilen ikincil
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notron verimlerindeki artis kranyuma gore %8,74-391 arasinda gergeklesmistir. En yiiksek
artis oran1 40 MeV proton i¢cin CCM alasimda goriiliirken en az artig 140 MeV proton igin
PTFE’de goriilmiistiir. Kranyuma en yakin sonucu veren PTFE i¢in proton 1sinlarinda ikincil
notron artis1 40 MeV’de %153, 140 MeV’de %9 oraninda gergeklesmistir. PTFE’den sonra
en yakin sonucu veren aliimina i¢in 40 MeV proton 1s1ninda % 58, 140 MeV proton 1sininda
%16 artig gozlenmistir. Ti alagimi¢in ise 40 MeV proton 1sininda % 348, 140 MeV proton

1sininda %38 artis gozlenmistir.

50-100 MeV/u enerjili He iyon 1sinlari ile yapilan hesaplamalarda kranyuma en yakin sonug
veren PTFE, aliimina ve Ti alasim biyomalzemeleri i¢in pargacik basina iiretilen ikincil
notron sayisinda arti orani kranyuma gore %7-38,5 olarak gergeklesmistir. Ikincil notron
tiretimi PTFE igin 100 MeV/u enerjili He iyon 1sinlarinda %7 en diisiik, 50 MeV/u enerjili
He iyon 1sinlarinda ise %38,5 en yiiksek artis gergeklesmistir. 90-185 MeV/u enerjili C iyon
isinlart ile yapilan hesaplamalarda kranyuma en yakin sonug veren PTFE, aliimina ve Ti
alagim i¢in pargacik basina iiretilen ikincil ndtron sayisindaki artis orani kranyuma gore
%7,6-36 olarak gerceklesmistir. En diisiik artis %7,6 ile PTFE igin 185 MeV/u C
iyonlarinda, en yiiksek artis oran1 %36 ile Ti alasim icin 110 MeV/u C iyonlarinda
goriilmiistiir. Ikincil ndtron sayisindaki artis miktarlart goz 6niine alindiginda, kranyuma en
yakin sonu¢ veren PTFE i¢in 90 MeV/u C iyonlarinda %21,5, 185 MeV/u C iyonlarinda
%7,6 olarak gerceklesmistir.

Kranyum i¢in ayni1 menzile ulagan proton, He ve C iyonlar1 tarafindan bas plaka fantomunda
olusan pargacik basina ikincil nétron sayilar1 karsilastirildiginda artis orami 7,1-57,6 kat
arasinda degigsmektedir. Sahip olduklar kiitle ve yiik miktarlar1 nedeniyle agir parcaciklar
tarafindan depolanan dozun fazla olmas: bir avantaj olabilir fakat gonderilen parcaciklar

tarafindan iiretilen ikincil ndtronlar ve ndtronlardan kaynaklanan dozlar dikkate alinmalidir.

Hadronlarla tedavide ayni derinlikteki hedefe ulasabilen pargacik enerjileri dikkate
alinmistir. Clinkii ayn1 menzile sahip pargaciklari karsilastirarak sonuglari yorumlamak daha
saglikli kararlar vermemizi saglayacaktir. Bas plaka fantomuna gonderilen parcacigi
degistirdigimizde, hedefte depolanan doz ve meydana gelen ikincil nétronlar tarafindan
depolanan dozlar da artmaktadir. ikincil nétron dozunun toplam doza oraninin (Dn/Dr)
yiiksek olmasi, segilen enerji seviyesinde toplam doza gore ikincil nétron dozundaki artigin

daha yiiksek oldugu anlamina gelir. Bu da tedavide kullanilacak pargacigin ve enerjisinin
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se¢iminde ikincil ndtron dozunun géz oOniinde bulundurulmas: gereken bir parametre
oldugunu gosterir. 50-100 MeV enerjilerindeki protonlardan elde edilen sonuglarda Dn/Dt
degeri kranyum i¢in binde 0,5-0,9 arasinda, PTFE i¢in binde 1,3-1, aliimina i¢in binde 1,1-
2,1 ve Ti alasim i¢in 1,34-3,5 arasinda degismektedir. 50-100 MeV/u enerjilerindeki He
iyonlarindan elde edilen sonuglarda Dn/Dtdegeri kranyum i¢in binde 1-1,1, PTFE i¢in binde
1,1-1,9, aliimina i¢in binde 1,3-2,9 ve Ti alasim i¢in 1,4-3 arasinda degismektedir. 90-185
MeV/u enerjilerindeki C iyonlarindan elde edilen sonuglarda Dn/Dt degeri kranyum igin
secilen enerjilerde yaklasik binde 0,7 olarak, PTFE i¢in binde 0,7-1,3, aliimina i¢in binde
0,9-1,9 ve Ti alagim i¢in binde 1-2,3 arasinda degismektedir. Proton, He ve C iyonlart i¢in

Dn/Dr degeri bakimindan kranyuma en yakin sonug veren biyomalzeme PTFE olmustur.

Bu tez ¢alismasi PHITS MC benzetim kodunu kullanarak kraniyoplasti uygulanmasinda
kullanilan veya kullanilma potansiyeli olan biyomalzemelerin hem pargacik menzili hem de
ikincil notron iliretimi bakimindan degerlendirmesini ortaya koymaktadir. Calismamizda
oncelikle literatlirdeki su fantomunda proton ve He iyon isinlar1 menzilleri, bas plaka
fantomunda Bragg egrileri, depolanan doz ve ikincil nétron verimleri ve son olarak su
fantomunda proton ve C iyonlarinin ikincil ndtron verimi sonuglart ile PHITS sonuglari
karsilagtirilmistir. Sonuglarin tutarliligi vurgulandiktan sonra kraniyoplasti uygulamalarinda
kullanilan ya da kullanilma ihtimali olan biyomalzemeler bas plaka fantomunda kranyum
yerine tanimlanarak proton 1ginlariyla hesaplamalar yapilmistir. 40-140 MeV enerjili proton
sonuglarinda kranyuma en yakin sonuglar veren biyomalzemeler PTFE, aliimina ve Ti
alasim olarak belirlenmistir. Bu biyomalzemeler i¢in kranyumdan hemen sonra 1,7-6,9 cm
menzile ulagan 50-100 MeV enerjili protonlarla ayn1 menzile sahip enerjilerde He ve C

iyonlarinin etkisi arastirilmustir.

Sonug olarak kranyum yerine tanimlanan biyomalzemenin yogunlugu arttik¢a proton, He ve
C iyon 1ginlarinin menzillerinde azalma goriilmiistiir ve bu azalimlar terapétik enerjiler i¢in
belirlenmistir. Isinlarin  doz dagilimlarinin arastirildigr literatiirdeki ¢aligmalar da
sonuglarimiz1 desteklemektedir (Chang ve digerleri, 2020; Soltani-Nabipour ve digerleri,
2020; Wroe ve digerleri, 2005; Yonai ve Matsumoto, 2020).

Bas plaka fantomuna gonderilen proton, He ve C iyonlarinin enerjisi arttik¢a ndtron verimi
artmistir. Enerjiye bagli ikincil ndtron alaninin belirlendigi literatiirdeki c¢aligmalara

sonuglarimiz uyumludur (Chaudhri, 2007; Englbrecht ve digerleri, 2021; Jia ve digerleri,
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2014; Kurosawa, Nakao, ve digerleri, 1999; Moravek ve Bogner, 2009; Tsai ve digerleri,
2019). Ayrica segilen biyomalzemenin yogunlugu arttikca ikincil ndtron veriminde de artis
gorilmiistiir. Literatlirdeki farkli malzemeler bombardiman edilerek yapilan bazi ¢alismalar
sonuglarimiz1 desteklemektedir (Brenner ve digerleri, 2009; Ferrari ve digerleri, 2011;
Heilbronn ve digerleri, 2007).

Ozetle MC benzetim ¢alismamiz, tek enerjili proton, He ve C iyonlarmin kalem 1s1n1 olarak
bas plaka fantomuna gonderilmesiyle 1sinlarin menzillerindeki degisim ve ikincil notron
tretimine etkisine dayanmaktadir. Kranyuma en yakin sonug veren biyomalzeme PTFE
olarak belirlenmistir. PTFE’den sonra en yakin sonu¢ veren diger biyomalzemeler ise
alimina ve Ti alasimdir. Burada hangi biyomalzemenin hangi enerjide ne kadarlik bir
menzile sahip oldugu ortaya konuldugu i¢in, protezli bir hastanin tedavi planinda ne kadarlik
bir diizeltmeye ihtiya¢ duyulacagi 6n goriilebilir. Elde ettigimiz sonuglar verilmek istenen
doz ile ikincil nétronlarin sogurulma dozunun karsilagtirmasina imkan tanimaktadir.
Boylece, hadron terapide kullanilacak pargacig@in tiirliniin ve hatta biyomalzemelerin
belirlenmesine yardimer olmaktadir. Ayni menzile ulasan enerjilerdeki pargaciklardan kiitle
numarasi yiiksek olan ve yogunlugu biiyiik olan biyomalzeme daha fazla nétron olusumuna

neden olmakta daha fazla notron dozu birakmaktadir.

Fotonlar, gama 1s1nlar1 veya elektronlar gibi geleneksel radyasyonlar, tlimoérleri tedavi etmek
icin ¢esitli fiziksel veya biyolojik dezavantajlara sahiptir. Bu nedenle geleneksel
radyasyonlarin bazi eksikliklerinin iistesinden gelmek i¢in protonlar ve iyonlar gibi yeni
uygulamalara giderek daha fazla ilgi duyulmaktadir. Bu pargacik radyasyonlari dokuda
mitkemmel fiziksel doz lokalizasyonu gosterir, ayrica biyolojik etkiler agisindan geleneksel
radyasyonlara kiyasla diisiik oksijen gelistirme orani, yiiksek goreceli biyolojik etkinlik
degeri, radyasyon duyarliliginda daha biiyiik terapotik kazang faktorii ve daha az hiicre
dongiisii bagimliligi, daha kiiciik hiicresel geri kazanim gibi ¢esitli ozellikler
gostermektedirler. Proton ve karbon iyon 1sinlari, secilen endikasyonlar i¢in, x-151n1 bazli
radyoterapiye gore umut verici ve istiin klinik sonuglar elde eden harici radyoterapi
tedavileri i¢in klinik uygulamada kullanilmaktadir. He gibi diger iyonlar, yakin zamanda
parcacik terapi merkezlerinde kabul edilmistir ve lineer enerji transferi ile C iyon ve proton
1isinlarinin radyobiyolojik etkinligi arasinda iyi bir uyumu temsil etmektedir. Bu da gelismis
timor kontrol olasiligini saglar ve normal doku komplikasyonu olasiligii en aza

indirmektedir. Halihazirda kullanilan tim proton, He ve C iyon isinlari, hedef hacmin
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siirinda tstiin doz dagilimi elde edilmesine izin verir, ancak dogru doz iletimi, foton
tedavisine gore hastanin pozisyonuna ve anatomik yapisina duyarlidir. Bu durum, hasta
isinlamasi sirasinda 1smn menzili ve doz salinnmindan dolayir 6zel izleme tekniklerinin
gelistirilmesini gerektirir. Fakat Onerilen tim yontemlerde, hasta ile 1sin etkilesimi
tarafindan olusturulan ikincil nétronlarin etkisi goz Oniinde bulundurulmalidir. Hadron
tedavisi altinda, pargaciklar tarafindan {iiretilen ve hastalarin organlarinin korunamadigi
yiiksek notron akisinin, yeni birincil kanserlerin indiiklenmesi de dahil olmak iizere bazi
zararh etkilere neden olma potansiyeline sahip olduguna isaret edilmektedir. Bu nétronlar,
toplam doz esdegeri tahmininde ve tedavi planlamasinda dikkate alinan hadronlarin
gozlenen RBE’sini de etkilemektedir. Bu yiizden hadronlarla tedavi sirasinda dokudan
ikincil ndtron iiretimi konusunun ve etkilerinin iyice arastirilmasi tavsiye edilmektedir. iyon
1s1n1 tedavisi daha yaygin olarak kullanilabilir hale gelmesine ragmen, referans veriler
oldukca azdir. Gittikge daha fazla proton tesisi faaliyete gegtiginden, karsilastirilabilir
dozimetrik parametrelere ihtiyag dogmaktadir. Bu tez c¢alismasinda proton, helyum ve
karbon iyon iginlari arasinda MC tabanli bir karsilastirma sunuldu. Daha yiiksek kiitleleri
nedeniyle helyum ve karbon iyonlari, protonlara kiyasla daha yiiksek pik degerine ve daha
fazla ikincil nétron iiretme potansiyeline sahiptir. Bu nedenle, iyonlar igin benzetim ve
degerlendirme sonuglarimiz, gelecekteki radyasyon onkolojisi degerlendirmeleri agisindan
bilgi sahibi olmamiza imkan tanimaktadir. Elde edilen veriler ayn1 zamanda iyonlar i¢in bir
kalem 151n modeline iligskin daha ileri arastirmalarda temel olacaktir. Toplanan degerlerle,

iyon 1s1nlart ile tedavi planlama siirecine yonelik dnemli bir adim gergeklestirilmistir.

Bu sonuglar, hedefte veya fantomda nétron enerji spektrumlarini benzetim yapmak i¢in bir
nétron alant belirlemenin klinik imkanlarla mimkiin olmadigi yerlerde uygulanabilir
oldugunu gostermektedir. Diinya genelinde ikincil nétron alanlarini belirlemek i¢in deneysel
dogrulamalar devam etmektedir. Benzetimi yapilan ikincil nétron iiretimi alanlarinin
belirlenmesi sadece biyolojik deneyler i¢in degil, ayn1 zamanda noétron dozimetrelerinin
gelistirilmesi ve kalibrasyonu gibi fizik deneyleri i¢in de faydali olmaktadir. Bundan sonraki
arastirmalarda ise plaka ve diger fantom cesitlerinde farkli MC benzetim kodlar1 ile RBE

bakimindan hedefte veya yakinindaki bolgelerde sogurulan esdeger dozlar arastirilabilir.
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