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olusturdugu reziduel ¢ekirdekler. C-12 ile 1isinlamadan sonra sogutma

SUFEST 2 SAAE =7200S ... .eeeiiiie ettt 92
Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger bolgesinde
olusturdugu reziduel ¢ekirdekler. C-12 ile isinlamadan sonra sogutma
SUreSH 2458at=86400S .........uueeiriiieiiiiiee ittt 93

Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger bolgesinde
olusturdugu reziduel ¢ekirdekler. C-12 ile 1isinlamadan sonra sogutma
siiresi 72saat=259200s
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NUKLEER TIP UYGULAMALINDA HADRON TERAPIDE
MONTE CARLO SiMULASYONU

Nese KABAK ARSLAN

Karamanoglu Mehmetbey Universitesi
Fen Bilimleri Enstitisu
Fizik Ana Bilim Dah

Damsman: Dog. Dr. Mehmet Emin KORKMAZ

Haziran, 2025, 134 sayfa

Bu calisgmada Monte Carlo simulasyon teknigi ile server sistemi tizerinden olusturulan
orneklemde; yetiskin bir erkek birey icin akciger organinda, 1 cm yarigapinda bir
timor olarak tamimlanan Dboélge igin inputlar Fluka manuel temel alinarak
olusturulmustur. Akciger organindaki tanimlanan hedef (timor) C12 karbon demeti
ile simllasyon ortaminda 1sinlanmigtir. Hesaplamalar icin 200 MeV/u, 250 MeV/u,
300 MeV/u, 350 MeV/u, 400 MeV/u enerji degerleri secilmis ve inputta yer alan
isinlama slresine gore timor hedef isinlanmis ve bu sonucu gosteren grafikler
cizdirilmis olup brag pik enerji seviyeleri yorumlanmastir.

Calismanin ikinci agsamasinda su hedef bolge tasarlanmis ve bu bolge 200 MeV/u, 250
MeV/u, 300 MeV/u, 350 MeV/u, 400 MeV/u enerji degerlerinde tekrar C12 karbon
demeti hedef bolgeye gonderilerek 1sinlama gergeklestirilmis ve farkl: derinlige gore
farkl brag pik egrileri elde edilmis ve sonug incelenmistir.

Calismanin bir diger asamasinda 250 MeV/u enerji degerinde akciger bolgesi timor
hedefe C12 gonderilerek hedef bdlge 1 saat farkli derinlik bolgesine gére simiilasyon
ortaminda karbon-12 ile isinlanmis ve farkli sogutma surelerine gore bélgede olusan
reziduel cekirdekler arastirilmistir. Bolge igin 1sinlama sonras: belirlenen sogutma
sureleri sirasiyla 10s, 3600s, 7200s, 86400s ve 259200s olarak belirlenmistir.

Anahtar Kelimeler: Hadron terapi, Akciger kanseri, Monte Carlo, Fluka

xXiii






ABSTRACT

Ph.D. Thesis

MONTE CARLO SIMULATION IN HADRON THERAPY IN NUCLEAR
MEDICINE APPLICATIONS
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In this study, using the Monte Carlo simulation technique through a server system,
inputs for a region defined as a tumor with a radius of 1 cm in the lung organ of an
adult male were created based on the Fluka manual. The defined target (tumor) in the
lung organ was irradiated in the simulation environment with a C12 carbon beam. For
the calculations, energy values of 200 MeV/u, 250 MeV/u, 300 MeV/u, 350 MeV/u,
and 400 MeV/u were selected, and the tumor target was irradiated according to the
irradiation duration specified in the input. Graphs illustrating the results were drawn,
and the Bragg peak energy levels were interpreted

In the second phase of the study, a water target region was designed, and this region
was irradiated again by sending a C12 carbon beam to the target region at energy
values of 200 MeV/u, 250 MeV/u, 300 MeV/u, 350 MeV/u, and 400 MeV/u. Different
Bragg peak curves were obtained according to different depths, and the results were
analyzed.

In another phase of the study, a C12 beam was sent to the lung tumor target region at
an energy value of 250 MeV/u, irradiating the target region with carbon-12 for 1 hour
in the simulation environment at different depths. Residual nuclei formed in the region
were investigated according to different cooling periods. The cooling periods
determined after irradiation for the region were 10 seconds, 3600 seconds, 7200
seconds, 86400 seconds, and 259200 seconds, respectively

Keywords: Hadron therapy, Lung cancer, Monte Carlo, Fluka
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1. GIRIS

Parcacik hizlandiricilari, nukleer fizik ve parcacik fiziginde yapilacak calismalara
katki saglamasi agisindan son derece 6nemlidir. Bu sebeple parcacik fizigi ile yapilan
calismalar nikleer tip alanina da ciddi anlamda katki saglayacaktir. Bu ¢alismada amag
dinyada parcacik fizigine, niikleer fizik alanina ve niikleer tip alanindaki gelismelere

yeni bir bakis agis1 kazandirmaktir.

Gama 1511 ve x-igin1 tedavisi diginda hadron terapisinin de avantajlarmi gérmek
mimkundudr. Hadron terapi genellikle proton pargaciklar: ile gergceklesmesine ragmen
son yillarda artik birgok Avrupa (lkelerinde karbon demetleri kullanilarak

gerceklestirilmektedir (Traini ve ark., 2017).

Karbon iyonlar: protonlara oranla radyoaktif terapiye cevap vermeyen timorler icin
daha etkin bir terapi seklini ortaya koymustur. Bagil Biyolojik Etkinlik (RBE)
degerinde keskin bir yikselme egrisi ile bunu gérmek mumkindir (Mein ve ark.,
2020).

Proton ve karbon iyonlariyla gerceklestirilen parcacik temelli kanser tedavileri, yikli
parcaciklarin enerjilerini ¢ogunlukla yol aldiklari mesafenin sonunda, yani Bragg
zirvesinde yogun sekilde birakmalarina dayanmaktadir. Bu fiziksel 6zellik, timor
bolgesine yuksek dogrulukla doz verilmesini saglarken, ¢evredeki saglikli dokularin
korunmasina olanak tanir. Ancak insan viicudundaki su miktari, glin igerisinde cesitli
etkenlere bagli olarak 6nemli 6lciide degisebilmektedir (Redona lzairi-Bexheti ve ark.,
2023).

Ayrica deneysel calisma zararli etkilere neden olabilir. Bu etkilerin minimum diizeyde
olabilmesi i¢in deneyden 6nce deney kosullari ve geometrisi Monte Carlo similasyon
programlar: araciligi ile deney sonucunu tahmin edecek sekilde veriler olusturularak
gerceklestirilir. Monte Carlo Simulasyon teknigi ile Phits, Mcnp, Fluka, ve Geant4
gibi programlar ile calisiimaktadir. Programlarin ¢alisma sekilleri genellikle birbiri
ile benzerlik gostermektedir. Birbirinden farkli radyasyon etkilesim olasilig: ile
bilgiler hazir kituphanelerde (ENDF gibi) tamimlanmigtir. Programlar (zerinde



calisabilmek icin 6nemli komut bilgilerinin bilinmesi son derece dnemlidir. Gerekli
veriler olusturulurken programda kullanilacak baska farkli alt programlara ihtiyag
vardir. Veriler hazirlanirken similasyona ait tasarim geometrisi, simulasyon igin
gerekli materyalleri aciklayan bilgi kartlart ve 6nemli parametreler olusturulur.
Calismada elde edilen sonuclara gore grafikler ¢izdirilir ve ytizde olarak hata durumu
tespit edilir. Fortran alt yapist ile ¢alisan Fluka programi 1954°te gelistirilmistir.
Programin gelisimi ise 1962’de ylksek enerjiye sahip protonlar icin Monte Carlo
teknigi araciligiyla saglanmistir. Termodinamige dayal bir ¢alismada Fluka kelimesi
ortaya cikmistir. Gelisim asamasinda J.Routti ve P.Aarnio ile CERN’den G.R.
Stevenson ve A.Fasso gibi isimler ile karsilasmak mumkuindur. Fluka; elektron ve
proton hizlandirict surim sistemlerinin zirhlanmas: tasarimlarinda, pargaciklarin
madde ile etkilesimlerinde ve gecislerinde, dedektor tasariminda, radyoterapide,
notron fiziginde, dozimetride ve uzay ile ilgili calismalarda etkin bigimde kullanilir
(Fasso, 2000) (Fasso A. v., 1994) (Ferrari, 1998) (Fasso A. &., 1997).

Kanser, cevresel ya da genetik olarak, hucrelerin asir1 bicimde boéltnerek ¢ogalmasi
ile ortaya c¢ikan bir hastaliktir. Ginlimiize kadar varlig: tespit edilmis 100°tn Uzerinde
kanser cesidi bilinmesine ragmen kanser, kisiye 6zel bir hastaliktir. Yeryiziinde
insanlarin DNA’s1 birbiri ile ayn1 degildir. Bu sebeple hasta kisiler tizerinde benzer
tedavi yaklasimlarinda farkli sonuclar elde edilebilmektedir. Teknolojinin gelisimi ile
halen mevcut olan tedavi sekillerine ilave yeni tedavi bicimleri olusturulmaktadir.
Radyoterapi, kemoterapi ve cerrahi tedavi yontemlerine ilave asilar, biyolojik tedaviler
ve hormona dayal terapiler, gen terapileri her gecen gunde uygulanmaya devam
edilmistir. Kanser ve tedavi sekli Gizerine bilgilenmek isteyen bir bireyin karsisina cok
farkl tedavi sekilleri, farkli yaklasimlar, bilimsel yayinlardan meydana gelen sonsuz
bir kaynak ile karsilasmak mumkdiindir. Fakat 6nemli bilgiye ulasmak igin detayl bir
calisma gerekmektedir. Tarih boyunca kanser canlilarda sik gortlen bir problem olarak
gorulmustir. Ekonomi agisindan durumu kott olan, dengeli ve diizenli beslenemeyen
yetersiz egitim seviyesine sahip ortamlarda yapilan calismalar as1 kullaniminin énemi
Uzerinde durmaktadir. Ayrica ekonomik seviyesi uygun, yeterli ve diizenli beslenen,
egitim dizeyi ylksek ortam icin gerceklestirilen ¢alismalarda asilarin tahmin edildigi
kadar etkili degildir (Wagner, 2015).



Ailesinde kanser oykist olan bireyler icin kanser ile karsilasma ihtimaline kars:
gerekli testler uygulanabilmektedir. Ayrica yapilan tetkikler ile hastaliga neden
olabilecek etkenler de tespit edilir.

Bu tetkikler aracilig: ile yararl bilgiler elde edilir. Bu bilgilere dayali olarak kisinin
hastaliga neden olan geni bunyesinde bulundurmasina ragmen o hastaliga asla maruz
kalmayacag: ihtimalinin de olabilecegi unutulmamalidir. Kanser bigimlerine gore
cogunlukla uygulanan tetkiklere drnek olarak kolon, rektum, mide, ince bagirsak igin
APC; over, kolorektal, endometriyal ve beyin kanserleri icin MLH1, MSH2, MSHS6;
meme, l6semi, sarkom igin TP53; cilt, kemik, g6z icin RB1 uygun gorilmektedir.






2. GENEL BILGILER

2.1 Radyasyon

Radyasyon, enerjinin dalga ya da parcacik olarak yayinlanmas: ifadesidir. Notron ve
proton sayilari agisindan uyumsuz dagilim sonucu bazi atomlar kararsiz yapiya
sahiptir. NOtron ve proton agisindan bu uyumsuzluk sonucu c¢ekirdekte ek bir enerji
olusur. Bu enerjinin artan1 radyasyon seklinde etkisini gosterir. Cekirdekte bulunan
proton ve notron sayilar: denge haline gelene kadar bu stire¢ devam eder ve daha sonra
cekirdek kararli hale geger. Kararli hale donlisen cekirdek enerjisini cok farkl
bicimlerde kaybeder. Olusan enerji “radyasyon” seklinde, durum ise “bozunum”
olarak aciklanir (D6nmez, 2017).

2.1.1 Radyasyon gesitleri

Isimim olarak bilinen radyasyon, iyonize olan ya da iyonize olmayan 1sinim seklinde
gruplara ayrilir. Iyonize 1smim turiinde atomun katmanlarindan elektron koparilarak
iyon ciftleri meydana gelir. Iyonize olmus 1stmm, parcacik ve dalga biciminde
gerceklesir (Donmez, 2017).

Sekil 2.1°de elektromanyetik dalganin tasidigi nitelikler ve radyasyon atomlardan
yayilan enerji belirtilmistir. Bu sekle gore enerji frekans ile dogru orantili, dalga boyu

ile ters orantili olacak bigcimdedir (Gokarman D., ve ark., 2016).

Sekil 2.1 : Elektromanyetik dalgalarin frekans araligi (Gokarman D., ve ark.,
2016)



2.1.2 Yapay radyasyon

Yapay radyoaktif maddelerin neden oldugu 1isimim turidiar. Bu tlr igmmimlar tip, ziraat
ve endustriyel alanlarda kullanilan X 1s1mm1 kaynakli ya da yapay radyoaktif madde
kaynakl: 1ginim turidur. Dinya genelinde doz miktart 0.3 mSv ‘dir. Yapay isinim
kullanim orani en ¢ok tibbi uygulamalarda tercih edilir. Bu oran yapay isinim

kaynagimin %95 inden daha ¢oktur (Donmez, 2017).

2.2 Radyasyon Turleri

Isitnim olarak bilinen radyasyon, tasidigi enerji triine gore iyonlastirict ve iyonlastirici

olmayan i1sinim olarak iki gruba ayrilmaktadir.

2.2.1 Iyonlastiric1 radyasyon

Maddesel turdeki bir ortama giren radyasyon, ortam ile etkilesimi neticesinde dolayl
olarak ya da dogrudan iyon ciftleri meydana getirebilen gama isini, X 1sm1 gibi
elektromanyetik 1sinlar ile kinetik enerji elde etmis yuklu pargaciklar, agir iyonlar,
serbest notronlar gibi parcaciklar iyonlastirici radyasyon olarak ifade edilirler.
Iyonlastiric1 radyasyonlar parcacik radyasyonu ve elektromanyetik radyasyon
seklindedir.

2.2.2 Elektromanyetik radyasyonlar

Gama 1sinlart ve X iginlari elektromanyetik radyasyonlar olarak iyonlastirict nitelikte
isinlardir. 1ki 1510 arasindaki 6nemli sayilabilecek fark gama isinlariin atomun
cekirdeginde olusmasi, X 1sinlarmin ise x 1sin tupiinde olusmasidir. Ayrica bu isinlar
insan bedeninden zahmetsiz bir sekilde gecebilme 6zelligine sahiptirler. (Harorls,
2001)

2.2.3 Parcacik radyasyonlarn

Bu gruptaki radyasyonlar belirli bir enerji ve kitle degeri bulunan ve oldukga hizli
harekete sahip kiglk parcaciklardir (Harorl, 2001). Alfa ve beta parcaciklar: ile

proton ve nétronlar bu grupta yer alir.

Alfa Parcaciklari: Yapisinda iki proton ile iki ndtrondan olusan ¢ogunlukla kararsiz
cekirdeklere verilen isimdir. Pozitif yukli olarak bulunmaktadir. Radyoaktif



cekirdekten etrafa yayilim gosteren alfa parcaciklarimin kinetik enerji araligi 4-10 MeV

arasinda yer almaktadir (Martin, 2013).

Beta Parcaciklari: Beta parcaciklari radyoaktif atomlarin cekirdek kisimlarindan
yayilirlar ve oldukga hizli hareket eden pargaciklardir. Elektron kiitlesinde olup pozitif
ve negatif yukli olarak bulunmaktadirlar. Beta parcaciklar: 151k hizina degerdedirler
ve kiitleleri oldukga kiiguk, enerji degerleri ise olduk¢a buyuktur (Martin, 2013).

Protonlar: Kitle degeri 1’e esit olmakla beraber pozitif yUkli hizlandiriimis

taneciklerdir.

Notronlar: Kitle degeri 1’e esit olmakla beraber yiikstz taneciklerdir.

2.2.4 Tyonlastiricr olmayan radyasyon

Iyonlastiric1 etkiye gore enerjisi ¢ok cok kuglktir ve atom ve molekiiller igin
elektronik degerligini degistirme guctine sahip bir radyasyon tirtdur. Elektromanyetik
spektrumda mor Otesi 1sinlar ve daha biyik dalga boyuna sahip 1sinlar ile ses dalgalar

da iyonlastirict olmayan radyasyon grubunda yer alan radyasyonlardir (Wan, 1981).

2.3 Radyasyonun Etkilesimi

Radyasyon yayildigr alana enerjisini aktarir ve farkli etkilesimlere sebep olur.
Radyasyon pozu ise hedef noktasindaki enerji depolanmas: seklinde ifade edilir.
Secilen hedef canliya ait bir organda ise genellikle arzu edilmeyen biyolojik
farkhiliklardir.

Cesitli radyasyonlarin sogurucu tarafla etkilesimi; biriken enerji miktarina, alanin
farkli ozelliklerinin radyasyon poz ve doz dagilimindaki degisimlere, dedektor

tasarimu igin gerekli islemlere baghdir (Martin, 2013).

2.4 Radyasyon Dozu ve Birimleri

Radyasyon dozu sogurucu ortamda hatta dokuda gram basina biriken enerji yani
sogurulan doz seklinde aciklanir. Bir baska ifade ile radyasyon tlrlnln zararini ifade
eden etkin dozdur. Hava ortami icin ise havada x ve gama isinlarinca olusan

iyonizasyon miktarinin 6l¢usi olan isinlamadir (Besergil, 2024).



2.4.1 Sogurulan radyasyon dozu

Sogurulan radyasyon dozu kitle basina biriken enerji olarak tanimlanir. Sogurulan

radyasyon doz igin tercih edilen birim rad’dur.
1 rad=100 erg/g
Sogurulan radyasyon dozun Sl birim sisteminde birimi gray(Gy)’dir.
1 Gy=1J/kg
=100 rad

Bir miligray(mGy) 100 mrad’a esittir. Bu ifade bize bir insanin dogal radyasyondan
bir yilda almis oldugu radyasyon miktarini gosterir. Sogurulan radyasyon doz hizlar
rad/s,mrad/sa seklindedir. SI birim sisteminde ise sogurulan radyasyon doz hizlar
Gy/s, mGyl/sa vb seklinde olmaktadir.

2.4.2 Radyasyon doz esdegeri

Sogurulan enerji degeri benzer sekilde olsa dahi cesitli tirdeki radyasyonlar cesitli
miktarda zarara sebebiyet verdikleri icin doz esdegeri bilmek 6nemlidir. Herhangi bir
organizmada mevcut bulunan radyasyonun biyolojik sonucu, biriken enerji ile dogru
orantili olsa da sogurulan radyasyon dozu biyolojik zararin bir sonucu olabilirdi. Fakat
durum bu sekilde olmamakla birlikte biyolojik zararlar sadece absorbe edilen toplam
enerjiyle degil aynm1 zamanda radyasyonun menzil boyunca dagilimina da bagh
olabilmektedir. Lineer enerji transferi (LET) ile radyasyonun verdigi etki artar.
Sogurulan radyasyon artar. Doz miktari benzer olsa bile yiksek LET’li iginim etkisinin
neden oldugu (alfa parcaciklar: gibi) biyolojik etkiler, distuk-LET’li 1isinim etkisine

gore (x 1isinlar1, beta parcaciklari, gama isinlar gibi) ¢ok daha buyuk olabilmektedir.

Doz esdegeri H ile temsil edilir. Bu deger sogurulan doz ile radyasyon tlrline bagh

olan zarar: ifade eden bir Q- kalite faktorintn carpilmasi ile hesaplanir.

H (doz esdegeri)=D (sogurulan doz)xQ(kalite faktori)

Genelde doz esdegerinin birimi rem’dir ve bu degerin hesaplanmasi
rem=radxQ

Seklindedir. Q kalite faktori radyasyon gesidine bagli olarak degismektedir. Bu deger
gama isinlari, X 1isinlari, elektronlar icin Q=1 degerine sahiptir. Fisyon drinler ve alfa
parcaciklar igin Q=20 ve cesitli enerjilerdeki notronlar igin Q=2-10 degerine sahiptir.
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Doz esdegerinin S birim sisteminde birimi Sievert(Sv) seklindedir.
Sievert=GyxQ

Sievert oldukga buyik bir birimdir ve 100 rem’e esittir. Genelde radyasyon
birimlerinde ¢alisanlarin ve ortamdaki insanlarin sahip oldugu radyasyon doz esdegeri

icin mSv kullaniimaktadir.

2.4.3 Radyasyon pozu (Isinlama)

Radyasyon pozu(isinlama), gama ya da X isinlarmin hava ortaminda meydana
getirdikleri iyonizasyon degeri seklinde agiklanir. Fakat canlida depolanan doz miktar1
kolaylikla hesaplanamaz. Rontgen(R) radyasyon pozu birimidir. Hava ortami igin
aciklanir ve 3 MeV mertebesindeki gama 1sinlar1 ve x isinlari igin uygulanmaktadir.
Bir mili rontgen(mR) 0.001 R’dir. Isinlama hizlar1 birim zamandaki rontgen olarak
aciklanir ve R/s, mR/sa seklinde gosterilir. Rontgen hava ortaminda radyasyon dozu
seklinde degildir fakat doza cevrimi yapilabilmektedir.

Rontgen, 0.001293 g hava ortaminda 1 elektrostatik yik birimlik yuk olusturabilen
gama ya da x radyasyon degeridir. Burada fotonlar fotoelektrik, compton sagilmasi ve

cift olusum etkileri ile iyonizasyona neden olabilirler.

Sl birim sisteminde Rontgen bulunmaz; Isinlamanin SI birim sistemindeki birimi ,1

kg’lik havada 1 C yiik ureten radyasyon miktaridir. X ile sembol edilir.
X=1 Cl/kg

X birimi 1 kg lik havada 33.97 J’ lik enerji depolanmas: demektir. Bu sebeple 1isinlama
birimi icin genellikle x 1sinm1 bulan Rontgen olmasi sebebiyle R ile ifade edilir
(Martin, 2013).

En eski radyolojik tani tekniklerinden birisi olan rontgen tekniginde x isinlari ile
kullaniimaktadir. X 1sinlar: viicuttan gectikten sonra, viicudun i¢ yapisinin goruntisu

rontgen filminde gorilmektedir.

Dokulardan gecen x 1sin1, enerjisinin bir bolimind dokuda birakir. Vicudumuzda
farkl atom agirligina sahip, yogunlugu ve kalinlig: farkl: dokular mevcuttur. X isinlar
bu nedenle her dokuda aynm etkiyi birakmayacaktir. Rontgen filminde olusan

gOrunttndn iki boyutlu olmasina ragmen, x 111 ile karsilasan insan vicudu boy, en



ve derinlik olmak UGzere (¢ boyutludur. Vicudun derinlik boyundaki yapilar Gst Uste

gelerek, birbirini takip ederek duser bu ifade stiperpozisyon olarak agiklanir.

Omurga, g0gls, kalp gibi organlarin gorintileri Gst Gste diserek agik bir bigcimde
gorinttlenme engellenmis olur. Bu durumun ¢éziime kavusturulmast igin BT teknigi

tipta kullanilmaya baslanmistir (Tuncel, 2005).

2.5 Radyasyon Doz Degerlerinin Hesaplanmasi

Radyasyon dozu hesaplanirken 0Ozkitlesi belli olan ortamdaki radyasyonun birim
alandaki degerinin bilinmesi gerekmektedir. Daha sonra enerjinin soguruldugu yerin
kitlesinin bilinmesi gerekir. Fotonlar icin gesitli etkilesim ihtimallerinin bulunmasi
sebebiyle birim derinlik 1 cm olarak ifade edilir. Farkli etkilesim ihtimalleri
kullanilarak biriken enerji degeri hesaplanir (Martin, 2013).Radyasyonun zararl

etkilerini ifade edebilmek ve radyasyonla yapilan calismalarda iyonlastirict
radyasyonla ilgili glvenilir sonuc elde etmek icin radyasyon miktarinin (dozunun)
Olclmesi gereklidir. Cizelge 2.1°de eski ve yeni radyasyon doz birim tanimlar: ve

dondstmleri gorulmektedir.

Cizelge 2.1 : Radyasyon doz birimleri (Gokarman D., ve ark., 2016)

TERIM BIRIMI DONUSUM
ESKI YENI
ISINLANMA Rontgen (R); normal hava sartlaninda (O°C Coulomb / kilogram (C/kg); normal hava 1C/kg=3876 R
DOZU ve 760 mm Hg basinci) havamn 1kg’inda sartlannda havamn 1 kg’inda 1 Cou- 1R =2.58x10*
258x10* Coulum’luk elektrik yiikii lomb’luk elektnik yiikii degerinde (+) ve Clkg
degerinde (+) ve (-) iyonlar olusturan X (-)1yonlar olusturan X veya Y radyasyonu
veya Y radyasyonu miktandir. miktandir.
SOGURULMUS Radiation absorbed doz (rad); isinlanan Coulomb / kilogram (C/kg); normal hava 1Gy = 100 rad
DOZ maddenin 1 kg’inda 102 Joule’likk enery sartlannda havamn 1 kg’inda 1 Cou- Ilrad =0.01 Gy
sogurulmas: meydana getiren herhangi bir lomb’luk elektrik yiikii degerinde (+) ve
radyasyon miktandir. (-) tyonlar olusturan X veya Y radyasyonu
miktadr.
DOZ ESDEGERI Réntgen eguevalent man (rem); 1 Sievert(Sv); 1 Gy’lik X ve Yisiiileaym 1 Sv=100rem
Rontgen’lik X veya Y 1sum ile aym biyolojk etkiyl meydana getiren herhangi 1 rem=0.01 Sv

biyolopk etkiyl olusturan herhangi bir
radyasyon miktandir.
Rem = (rad Jx(W, )*

bir radyasyon miktandir.
Sv = (Gyx(W,)*

2.6 Radyasyon Etkilesimleri

2.6.1 Fotonlarin gosterdigi etkilesim

Gama sinlart ile x 1ginlar1 bir yere ulastiklarinda o yerdeki atomlarin ¢ekirdekleri ve
elektronlart ile farkl turde etkilesim halinde bulunabilirler. Bu etkilesimdeki
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fotonlarin ilk 1is1madan uzaklasmasina absorpsiyon , o yer ile etkilesimde bulunmayip

ortam terk eden fotonlara ise gecen fotonlar ad1 verilir (Goksel E. , 2013).

Asagidaki Sekil 2.2’de fotonlarin madde (zerinden gecisi gorulmektedir. Bu
gorunttye gore maddeden gecen fotonlar azalmaktadir.

Io o= |

vV V

VVVVV

Sekil 2.2 : Fotonlarin madde igerisinden gecerken azalmasi (Martin, 2013)
I = ID- e Hx . . . o . .
Bu ifadede; o gelen 1smin siddet degerine, | gegen 1smnin siddet
degerine, x maddenin kalinligina ve p lineer azalma katsay: degerine isaret eder.
Lineer azalma katsayisinin degeri, maddenin yapisina ve gelen foton enerji degerine

baglidir.

2.6.2 Koherent sacilma

Koherent sacilmada, elektron fotonun dalga boyuna bagl etkilesim sonucu titresir ve
titresim sonucu gelen fotonla ayni boyda elektromanyetik dalga isinima sahip olur.
Gelen fotonun enerjisi kicuk agi degerleri ile dalga boyunu degistirmeden hedef
noktasin1 degistirmis olur. Bu sacgilma distk enerji degeri tasiyan fotonlar ile atom
numarasi yuksek maddeler arasinda olusmaktadir. Sagilmanin gergeklesme ihtimali 10
keV’den daha kiicuk degerdeki enerjilerdeki fotonlar igindir. Sagilma sirasinda foton
enerjisi degismez fakat etkilesim oldukca fazladir. Ayrica baska etkilesim turleri ile
karsilastirildiginda daha yiksek enerji degerlerinde ise koherent sacilma derecesi
dikkate alinmayabilir (Martin, 2013).

X-1sinlarinin madde ile etkilesiminde ¢ok farkl: durumlar gelisim gosterebilmektedir.
Bunlardan en 6nemlileri sunlardir: Fotoelektrik sogurulma, koherent sa¢ilma, compton

sacilimi, ¢ift olusumudur.

Dustk enerjiye sahip fotonlarin atomla etkilesiminden dolayr meydana gelen
sacilmaya ‘koherent sagilma’ denir. Sacilan foton ile gelen foton arasinda enerji farki
¢ok cok azdir.
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2.6.3 Fotoelektrik etkilesim

Bu etkilesimde dusuk enerjiye sahip foton, atomik bir elektronla karsilasarak ¢arpisir
ve enerjisinin tamamini elektrona aktararak elektronun atomdan uzaklasmasina neden
olur. Yoringeden uzaklasan elektron fotoelektron olarak ifade edilir. Asagidaki Sekil
2.4’de atomik elektron duslk enerjiye sahip fotonun enerjisi (hv) ile elektronun
cevresindeki baglanma enerjisi arasindaki fark kadar (yani elektronun serbest
kalmasin1 saglayacak) bir enerji tarafindan atomdan uzaklastirilir. Atomun tamami
momentumunun korunmasi igin 6nemlidir. Bu sebeple etkilesimin atomdaki bir
elektronla olusmasi gerekir. Etkilesimin i¢ yortingedeki elektronlardan biri ile olusma
ihtimali muhtemeldir. Bu tiirden bir etkilesim atomun K, L, M veya N yoriingelerinde
meydana gelmis olabilir ve uzaklasan elektronun yoni gelen fotonun yoni ile alakal:
olarak degisir. Yoriinge baglanma enerjisi ile etkilesimdeki fotonun enerjisi birbirine
esit degerde ya da bu degerden daha da ¢ok olabilir. Sagilma agi1 degeri foton
enerjisinin artmasi nedeniyle daralir. Gelen foton yoneliminde sagcilma meydana gelir.
Yoringeden elektron uzaklastirilir. Sonrasinda pozitif iyon halinde atom kabugunda
bosluk olusur. Olusan bosluk zayif bagla bagh baska elektron tarafinca tamamlanur.
Bu sekilde kararli duruma dusen atom sayisiz x isin1 yayinlar. Fotoelektrik olayin

olustugu alanda uzaklastirilan elektronun kinetik enerjisi tutulur (Martin, 2013).

Sekil 2.3’de fotoelektrik olayin sematize hali gosterilmistir. Benzer sekilde Sekil 2.4
‘de Potosyum elektron ¢ikisi i¢in en az 2.0 eV uygulanmis bir fotoelektrik 6rnek olay:
gOsterilmektedir. Sekil 2.5’de ise yiksek enerjili UV 1sm1 ya da X igin etkisiyle

gerceklesen foto iyonizasyon olayi gosterilmektedir.

Sekil 2.3 : Fotoelektrik olayin sematik gdsterimi (Anonim, 2025)
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Vmaxs. ™ 6.22 X

5
700 nm 10° m/s

Voae = 2.96 X
1.77 eV 550 nm "'3'1505 mls
225eV
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o 131eV

o .

" E = hy
elektron o fokon
cikis yok b ,’

(a)

Sekil 2.4 : Potosyum elektron ¢ikisi i¢in en az 2.0 eV uygulanmis bir fotoelektrik

ornek olay1
yuksek enerjili UV I zas)
veya X-igini e b
(b)

Sekil 2.5 : Fotoiyonizasyon olay: (Besergil, 2024)
2.6.4 Fotoiyonizasyon olayr

Fotoelektrik sogurulma, bir X-isinmin bir atoma c¢arpmasi sonucu olusan bir
etkilesimdir. Bu etkilesimde, X-1isiminin tim enerjisi atomun i¢ kabuklarindaki bir
elektrona aktarilir. Bu elektron, yeterli enerjiye sahip oldugu i¢in atomdan koparilir ve
bu elektrona fotoelektron denir. X-1sinlarina duyarl bir madde icerir. X-iginlari filme
ulastiginda, filmdeki maddedeki atomlar: iyonize eder. Iyonize olan atomlar, filmde

bir gorintl olusturur.

X-sinlarinin gecemedigi bolgelerde (fotoelektrik sogurulmanin oldugu bolgeler),
filmdeki madde iyonize olmaz ve bu bélgeler filmde beyaz olarak goralir. (Martin,
2013)

2.6.5 Compton etkilesimi

Compton Etkilesimi: Gelen fotonun enerjisinin bir kismi, atomun gekirdegine en zayif
sekilde bagli olan dis orbital elektronlarindan birine aktarilir ve bu elektron atomdan
uzaklastirilir. Gelen foton ise enerjisi azalmis, dalga boyu artmis ve yonu degismis
olarak yoluna devam eder. Fotonun enerjisindeki disiis ve dalga boyundaki degisiklik

yalmizca sagilma acisiyla ilgilidir. Compton sagilmasi sonucunda, sacilan fotonun
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enerjisi gelen fotonun enerjisinden, sacilan elektronun kinetik enerji miktar1 kadar
azalir. Gelen fotonun elektrona aktardigi kinetik enerji, sacilma agisiyla dogru
orantilidir ve foton enerjisiyle artar. Compton etkilesim katsayisi, enerji arttik¢a azalir.
Compton etkilesimi, enerji ve momentumun korunmasini saglar. 100 keV'den biyuk
enerjilerde, yumusak dokularda (distk Z'li malzemeler) Compton etkilesimi hem
fotoelektrik etkilesimden hem de ¢ift olusumundan daha 6nemli hale gelir. Sekil 2.6’ya

gOre compton etkilesimi sematize edilmistir.

v EZ2 “TIE CE:IE
hedef elekiron / ! c
(hareketsiz) ..'E: firlayan elektron

gelen foton

yonizasyon

" 7 ™ daha uzun dalga
boylu X-1gimi

Sekil 2.6 : Compton etkilesimin sematik gosterimi (Besergil, 2025)

Compton Sacilmasi; gelen x-1s1n fotonu enerjisinin bir kismini dis kabuk elektronuna
aktarir. Daha sonra, ¢ekirdege gevsek bir sekilde bagli olan bu elektron ydriingesinden
ayrilir ve gelen x-1s1m1 fotonu, enerjisi azalmis olarak baska bir yone dogru hareket
eder. Vicut dokularinin ¢ogu karbon ve hidrojenden olustugu icin, bu dokular en ¢ok

Compton sagilmasina maruz kalir.

2.6.6 Cift olusumu

Yuksek atom numaral: bir elementin cekirdegi etrafindan gegen bir foton, enerjisini
tamamen kaybederek bir elektron-pozitron ¢iftine donusebilir. Bu olay, '¢ift olusumu’
olarak adlandirilir. Elektron ve pozitronun durgun kitle enerjileri 0.51 MeV
oldugunda, ¢ift olusumu olaymin gerceklesmesi igin gerekli esik enerji 1.02 MeV'dir.
Gelen fotonun enerjisi 1.02 MeV'den dsukse, ¢ift olusumu gozlenemez. Enerjisi
1.022 MeV'den fazla olan bir foton, yogun bir elektromanyetik alan ile karsilastiginda

bu enerji pozitron ve elektrona donusebilir. Cift olusumu, bir elektron olusumu,
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pozitron olusumu veya geri tepen elektron seklinde olabilir. Bu sirecte, yiksek enerjili
fotonun enerjisi iki elektronun kutle enerjisine donlserek Einstein'in 6zel gorelilik
teorisi (E = mc?) icin bir 6rnek teskil eder. Cift olusumunda enerji korunur; dolayisiyla
pozitron ve elektronun enerjisi, durgun Kditle enerjisi disindaki enerji (hv-1.022) olarak
hesaplanir. Pozitron ve elektronun kinetik enerji dagilimi1 ayn1 oranda gergeklesmez.
Pozitif yikli cekirdek, pozitrona itme kuvveti uygularken, negatif yuklu elektron
cekirdege dogru cekilir ve kinetik enerjisi azalir. Bu nedenle, pozitronun enerjisi
elektronunkinden yaklasik 0.0075Z kadar fazladir. Cift olusumu sonrasi, elektron gibi
davranan pozitronun enerjisi azalir ve negatif yukli serbest elektron ile birleserek notr
bir atoma donusir, kutle ise elektromanyetik dalga enerjisine dontsir. Sekil 2.7°ye
gore, cift olusum olaymin gerceklesebilmesi igin gelen fotonun gerekli enerjisi 1.02
MeV'dir.

-
Cift olugumu — }:::ﬁ:-“u"-ﬁ. .ﬁ/‘

E.+

Sekil 2.7 : Cift olusumu (Hubbel J. H., 2006)

15






3. KANSER

3.1 Kanser Nedir?

Kanser, bir organizmadaki htcrelerin kontrolsiiz sekilde ¢ogalmasidir. Bu durum,
bazen sadece bir organ: etkileyebilirken, bazen de uzak organlara yayilabilir. Her
kanser turu igin farkh tedavi ve yaklasimlar uygulanmaktadir. Her bireyin DNA's1
farkli oldugundan, kanser icin "onkolojik hastaliklar" terimi daha uygun olabilir.

Onkoloji, kanserin tim tdrlerini kapsar.

Kanser tedavisi sadece hastaligi degil, ayn1 zamanda hastanin ruhsal ve sosyal
durumunu da dikkate almalidir. Kansere neden olan faktorlerin bilinmesi, kanserin
onlenmesi, sosyal ve psikolojik desteklerin saglanmasi, hastanin ve yakinlarinin
rahatlatilmas: gibi unsurlar, kanseri karmasik ve blylk bir problem haline getirir.
Onkoloji, bu sorunlar: ¢gozmek igin tibbin farkli birimlerini bir bitiin halinde kullanir.
Kanser tedavisinde radyoterapi, kemoterapi, cerrahi, immiinoterapi, hormon tedavisi,
hedefe yonelik tedaviler ve gen tedavisi gibi cesitli yontemler tek basina veya birlikte
kullanilabilir. Insan viicudunu etkileyen 100'den fazla kanser tir(i bulunmaktadir
(Fitzmaurice, 2015) (Paylopoulou, 2015).

3.2 Kanser Olusumunda Etkili Genler

Kanser temelde genlerle ilgili olan bir hastaliktir. Genler kromozomlar Gzerinde
bulunmaktadir. Genlerin Uzerindeki fiziksel veya kimyasal degisimler dogrudan
hlcrenin yapisin1 etkileyebilir. Gende olusan bir soruna bagli olarak DNA onarim
islemi genin islevini yeniden kazandirmaya ¢aligssa da her daim basar: elde edilemez.
Bu sebeple proteinlerin eksik ya da bozuk bigimde dretilmesi hicresel islevlerde
sorunlara neden olur. Kanserin olusumunda en biyik etkiye sahip olan 3 gen grubu
bulunmaktadir. Bunlar onkogenler, timor baskilayict genler ve DNA onarim
genleridir.

Hicrede farklilasmay: saglayan normal genler olan proto-onkogenler, mutasyonlar,
artmis gen ifadesi, gen duplikasyonlar: ya da kromozal yeniden diizenlemeler sebebi
ile aktif olarak onkogen haline donusebilme durumu mevcuttur. En bilinen

onkogenler RAS, Erk, MY C gibi genler olarak gosterilebilir.
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3.2.1 Kanser turlerinin tespiti

Kanserin olusumunda tdtun ve tutdn drdnlerinin kullanimi, alkol tiiketimi, sagliksiz
beslenme, obezite, virlsler, iyonize radyasyona maruz kalma, mesleki riskler ve
cevresel faktorler etkili olabilir. Hepatit B, Hepatit C ve HPV (Human Papilloma
Virusu) gibi virtsler, kansere neden olma sureclerinde detayli olarak incelenir.
(Blackadar, 2016).

Yetiskin bireylerde en sik Kkarsilasilan ve olimcul olabilen kanser tlrt akciger
kanseridir. Erkeklerde en yaygin ikinci kanser tirt prostat kanseri iken, kadinlarda ise
meme kanseri ikinci siradadir (Siegel, 2015).

Sosyoekonomik durumu duslk ve yeterli beslenemeyen bireylerin yasadig: bolgelerde
yapilan arastirmalar, asmin koruyuculugunun yuksek oldugunu gostermektedir.
Ancak, belli bir egitim ve gelir seviyesinin ustlindeki toplumlarda yapilan ¢alismalar,
bu tip asilarin 6ngoruldigl kadar etkin olmadigini ortaya koymaktadir (Wagner,
2015).

Ailesinde kansere rastlanan bireylerde kansere yatkinligin tespiti amaciyla yapilan
genetik testler, erken teshis imkan: sunar. Bu testler, hastaligin arkasindaki nedenlerin
daha net bir sekilde belirlenmesine de yardimci olur. Ancak, bu testler faydali bilgiler
saglasa bile, kisinin kansere neden olan geni tasimasina ragmen hastaliga hig

yakalanmayabilecegi ihtimali de dikkate alinmalidir.

Kanser tlrlerine gore genetik testlerde sik¢a kullanilan belirtecler sunlardir: meme ve
yumurtalik kanseri icin BRCA1 ve BRCA2 genleri; meme, sarkom, I6semi ve birgok
diger kanser turi icin TP53 geni; yumurtalik, kolorektal, endometriyal ve beyin
kanserleri igcin MSH2, MLH1 ve MSHG6 genleri; kolon, rektum, ince bagirsak, mide ve
cilt kanserleri icin APC geni; g0z, kemik ve cilt kanserleri icin RB1 geni. Bu
genlerdeki farkliliklar, genetik testler araciligiyla tespit edilebilir.

3.2.2 Akciger kanseri

Kansere bagl 6limler arasinda en yaygin olani akciger kanseridir. Kanser hastalarini
lyilestirmek icin yaygin olarak radyoterapi kullaniimaktadir. Proton tedavisi,
protonlarin benzersiz 6zellikleri sayesinde akciger gibi kritik dokularin etrafindaki

timorler icin oldukga uygun bir radyasyon tedavi seklidir.
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2018 yil1 diinya verilerine gore, akciger ve meme kanseri en yaygin gorulen kanser
tirleridir. 2018 yilinda Turkiye'de toplamda 210.537 yeni kanser vakasi ve 116.710
olum bildirilmistir. Bu yeni vakalarin 34.703'0 (%16,5) akciger kanseri olarak
kaydedilmistir (Bray F. ve ark., 2018).

Literattrde yer alan bazi calismalara gore, akciger kanseri hem ytiksek insidans: hem
de olimcul seyri nedeniyle kiresel Olgekte Onemli bir toplum saghig: sorunu
olusturmaktadir. Teorik olarak, proton ve karbon iyonu (C-iyonlari) gibi daha agir
yuklu parcaciklar kullanilarak uygulanan parcacik tedavisinin, geleneksel foton bazl
radyoterapiye kiyasla daha basarili klinik sonuclar sunmasi beklenmektedir. Bu
baglamda, s6z konusu tedavi yaklasiminin akciger kanseri tedavisinde standart
protokol olarak benimsenmesini destekleyecek klinik kanitlarin arastirilmas: bu

calismanin temel amacini olusturmaktadir. (Madelon Pijls-Johannesma ve ark., 2010)

Akciger kanseri, yiksek gorulme sikligi ve yiksek 6lim orani nedeniyle diinya
genelinde tim Ulkelerde 6nemli bir toplumsal saghk yiki olusturmaktadir. Tim
akciger kanseri vakalarinin yaklasik %801, kucluk hicreli dis1 akciger kanseri
(KHDAK) olarak simiflandiriimaktadir. KHDAK igin cesitli tedavi segenekleri
mevcuttur ve genellikle kombine tedavi yaklagimlari Onerilmektedir. Evre I-lI
KHDAK hastalarinda 6ncelikli tedavi yontemi cerrahidir; bazi alt gruplarda cerrahiyi
kemoterapi takip edebilir. Evre Il hastalarda ise standart tedavi, ¢cogu zaman kemo
radyoterapi olup bazi olgularda bu tedaviye cerrahi de eklenebilmektedir (Madelon
Pijls-Johannesma ve ark., 2010).

Son 20 yildaki teknolojik gelismeler sayesinde, akciger kanseri molekdler alanindaki
pek cok agiklanamayan durum ¢oziime kavusmaya baslamistir. Bu gelismeler, akciger
kanserinin neden olustugunu daha iyi anlamamiza ve yeni tedavi yaklasimlar
gelistirmemize yardimci olmustur. Akciger kanserinde gorilen temel molekdler
degisiklikler arasinda DNA onariminda gorevli genlerdeki farkliliklar, onkogenlerin
DNA zincirinde olusan hasarlar ve timor baskilayict genlerin islevsizlikleri
bulunmaktadir (Koktiirk, Kirisoglu, & Oztiirk, 2003).

Bu kanser tirt, akciger dokusunda gelisen ve kéti huylu timor olarak adlandirilan
malign bir kanser seklinde olup trakea, bronslar, bronsioller gibi alt solunum yollar
veya akciger parenkiminden olusan tlmorler, akciger kanseri olarak ifadelendirilir
(Beyzadeoglu, M.M. ve Ebruli C.C. ,, 2008).
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Insanda iki akciger vardir: biri sagda, digeri solda g6giis boslugunda bulunur. Sag
akciger, ¢ lobdan (Ust, orta ve alt) olusurken; sol akciger, iki lobdan (lst ve alt)
meydana gelir. Sag akcigerin U¢ loba ayrilmasinda, orta lobu Ust lobdan ayiran ve
anterior uctan oblik fissure kadar uzanan horizontal fissur etkilidir. Akcigerlerin lenf
dugimleri, mediastende ikincil brons, ana brons ve cevresindeki trakeal ve vaskiler
yapilar boyunca intrapulmoner, hiler ve mediastinal nodal bolimlere ayrilir,
Akcigerlerin Ustl, plevra adi verilen bir zarla kaphdir (Beyzadeoglu, M.M. ve Ebruli
C.C. ,, 2008) (Cliffor Chao, K.S., Wang, T. ve Marinetti, T., 2013).

Sekil 3.1°de akciger organina ait yapisal 0zellikler gosterilmektedir. Sekil 3.2°de ise

akciger organinin kisimlari gosterilmektedir.

Pulmoner ven

Girtlak (larynx) — St
(larynx) AR

=/ Pulmoner arter -

o

LS >
sl (il i)

Birincil brong
(Sag ana brons)

Ikincil brong

Uglinciil brong

Bronsiyol

Kalbin ¢entigi

e

Sekil 3.1:Akciger Organmin Yapisi (Alpman A., 2025)
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Sekil 3.2: Akciger organinin kisimlar: (Beyzadeoglu, M.M. ve Ebruli C.C. ,, 2008)
3.2.3 Akciger kanseri guncel istatistik

2024 yil1 itibari ile yaklasik olarak 125,070 civarinda akciger kanser hastasi yasamini
kaybetmistir. Bu oran tim kanserli hastalar icerisinde %20,4 kadardir. Yaklasik olarak
234,580 kiside yeni kanser vakalari gozlenmistir. Tim yeni kanser vakalarinin orani
ise %11,7 dir.

100.000 kiside yeni vaka ve 6lim orani olarak bakildiginda yeni akciger ve brons
kanseri vakalarinin oran: yilda 100.000 erkek ve kadinda 49,0 iken 6lim orani yilda
100.000 erkek ve kadin basina 32,4 olmustur. Bu oranlar yasa gore ayarlanmistir ve
olusan yeni vaka ve 6lim oram Sekil 3.3 ‘te gosterilmektedir. (National Cancer
Institute, 2024).

Goreceli sagkalim, kanserin etkilerinden kurtulmasi beklenen hastalarin yiizdesinin bir
tahminidir. Bu oran 2024 yili itibari ile 5 yil ve daha fazla hayatta kalanlarin oran
%26.7dir. Diger nedenlerden 6lme riski harigtir. Hayatta kalma istatistikleri genis
insan gruplarina dayanmakta olup, bireysel bir hastanin gelecegini kesin olarak
ongormekte kullanilmazlar. Her hasta benzersizdir ve tedaviye verilen yanitlar buyuk
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Olciide farklilik gosterir. (National Cancer Institute, 2024) Sekil 3.3’te 1992-2022

yillar1 aras1 100000 kiside yillara gore 61Um oranlar: gosterilmistir.
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Sekil 3.3: 1992-2022 Arasi 100.000 Kiside Yillara Gére Olim Oranlar: (National
Cancer Institute, 2024)

3.3 Literatlirde Radyoterapinin Yeri ve Onemi

3.3.1 Radyoterapi

Radyoterapi, kanserli hicreleri iyonizan isinlar kullanarak yok etmeyi amaclayan bir
tedavi yontemidir. Bu tedavi, viicudun yalnizca belirli bir bélgesini veya tim viicudu
hedef alarak uygulanabilir. Hastaligin ve hastanin durumuna goére 3 Boyutlu
Konformal Radyoterapi (3D-CRT), Konformal Proton Isin Radyasyon Terapisi,
Yogunluk Modulasyonu Radyoterapi (IMRT) ve Gorintt Rehberliginde Radyoterapi
(IGRT) gibi cesitli radyoterapi teknikleri kullaniimaktadir.

Bu tedavi yontemlerinin gelistirilmesindeki temel hedef, kanser hiicrelerini maksimum
etkiyle hedeflerken saglikli hiicrelere en az zarar1 verecek sistemlerin olusturulmasidir.
IMRT, genellikle bas-boyun, beyin, prostat ve meme kanserlerinde kullanilir ve tedavi
edilen bolgeye farkl: yogunluklarda 1sin vererek saglikli dokunun korunmasini saglar.
Rapid Arc gibi yeni gelistirilen sistemler, akciger kanserli hastalarin nefes alip

verirken bile tumoérun yerlesimini rahatca gérebilmektedir.

Prostat kanseri vakalarinda, Rapid Arc ile yapilan tedavilerin IMRT sistemlerine gore

daha az toksik oldugu gozlemlenmistir (Kinhikar, 2014).

Radyoterapi uygulamalari, cogunlukla lineer hizlandiricilar (linak) kullanilarak elde
edilen foton (X-1s1n1) demetleri ile gerceklestirilmektedir. Ancak, alternatif bir yontem

olarak yukli parcaciklarla yapilan radyoterapi de mimkundidr. Bu ¢alisma
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kapsaminda, 6zellikle klinik kullanimi yaygin olan proton ve karbon iyonu (C-iyon)
demetleriyle uygulanan radyoterapi teknikleri ele alinmaktadir. Bilimsel literatlirde bu
tlr parcaciklar, genellikle yUklu parcaciklar ya da bazi durumlarda hadronlar olarak
tanimlanmaktadir (Madelon Pijls-Johannesma ve ark., 2010).

Konformal proton radyoterapi, proton isinlar: kullanarak saglikli dokulara X-iginlarina
oranla daha az hasar verecek sekilde tedavi saglar. IGRT sistemleri ise kanserli
bolgenin yerini tespit ederek gevre dokulara minimum hasar verip tedavinin etkinligini

artirir.

Stereotaktik Radyoterapi (Stereotaktik Ablatif Radyoterapi-SABR) sistemi, yiiksek
oranda radyasyonu kugik bolgelerde bile bly(k bir hassasiyetle verebilir, bu da tedavi
basarisin1 artirir. Gamma KnifeTM veya CyberKnifeTM olarak da bilinen bu
teknolojinin en buyik dezavantaji, yalnizca biuyuk merkezlerde bulunmas: ve 6zel

egitimli personel gerektirmesidir.

SABR teknolojisinin, kuctk hiicre dis1 akciger kanseri (KHDAK) hastalarinda cerrahi
girisime alternatif olarak kullanilabilecek basarili bir yontem oldugu belirtilmistir
(Chen, 2015) (Varela G. G.-H., 2016).

Profilaktik Kraniyel Radyoterapi/lsinlama (PCR/PCI) yontemi, o6zellikle kugcik
hicreli akciger kanseri (KHAK) olan hastalarin tedavisinde etkili bir sekilde
kullaniimaktadir. Kanda dolasan kanser hiicreleri beyinde metastaza neden olabilir. Bu
yontem sayesinde, metastaz olusmadan ©nce Onlenebilir. Tedavi sirasinda sag
dokdlmesi, yorgunluk ve deri reaksiyonlar: gibi yan etkiler gorilebilir, ancak bu yan
etkiler gecicidir ve tedavi sona erdiginde ortadan kalkar(Salama, 2016). Rahim, prostat
ve serviks kanserlerinin tedavisinde etkin sekilde kullanilmaktadir (Amaldi U. , 2000)
(Auberger, 2008).

Radyum-223, Stronsiyum-89 ve Samaryum-153 gibi radyoaktif elementlerin viicuda
verilmesiyle sekonder kemik kanseri, tiroid kanseri gibi cesitli kanser turlerinin
tedavisi mimkindur. Bu radyoizotop tedavisi, diger kemoterapétik ajanlarla birlikte
kullanildiginda daha etkili olmaktadir. Radyasyon tedavisinin tarihi, 1895 yilinda
Rontgen'in X 1sinin1 kesfetmesiyle baslar (W.C.G., 1995). Proton, ilk kez 1919 yilinda
Ernest Rutherford tarafindan kesfedilmistir. ilk siklotron ise 1930 yilinda E. O.
Lawrence tarafindan gelistirilmistir (Khan M.F., 2014). 1946 yilinda Harvard

Universitesi'nden Robert Wilson, radyasyon tedavisinde hizlandirilmis protonlarin
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kullanilmas: gerektigini o6neren ilk kisiydi (R.R, 1946). 1954 yilinda ilk hasta
uygulamalar: bildirilmis ve 1955 yilinda Lawrence Berkeley Laboratuvarinda Tobias
ve arkadaslar: ile ilk kez protonlarla hastalar: tedavi etmistir (Lawrence J.h., 1958).

Daha sonra, ABD'de Harvard University MGH (Massachusetts General Hospital) ve
Isveg'te Uppsala Universitesi'nde klinik uygulamalara baslanmistir. 1990 yilinda,
Loma Linda Universitesi'nde proton tedavisi hastanelerde kullanilmaya baglanmis ve
2008 yil1 sonuna kadar yaklasik 13.000 hasta bu tedaviden faydalanmistir. (Gragoudas
E., 2002) 1954'ten bu yana diinya genelinde 86's1 proton ve 13'l karbon-iyon olmak
uzere toplam 99 pargacik merkezi bulunmaktadir. Ek olarak, 43 tedavi merkezi yapim

asamasinda ve 24 tedavi merkezi ise planlama asamasindadir (PTCOG, 2019).

Kicuk hiicre dis1 akciger kanseri (KHDAK) tedavisinde radyasyon tedavisi, tek basina
veya kemoterapi ve cerrahi ile uygulanan 6nemli bir bilesendir (Mesko S., 2009).
Radyasyon tedavisinin amaci, kanserli bolgeye gerekli dozu verirken tlimor
cevresindeki normal dokular1 olabildigince korumaktir. Ancak radyasyon, kanserin
etrafindaki saglikli dokularda bazi olumsuz etkilere ve ikincil kanser riskine neden
olabilir. Protonlar, fotonlara kiyasla hedef doku derinliginde maksimum doz birikimi
(Bragg zirvesi) ve ardindan keskin bir doz distisu ile ¢ok az ¢ikis dozu gosterir. Bu
Ozellikler, proton tedavisinin kritik organlara gereksiz doz azaltimi sagladigi igin
Ozellikle akciger, yemek borusu, kalp, omurilik, ana hava yollar1 ve damarlar gibi
kritik yapilarin yakinindaki akciger kanseri tedavisinde uygun bir secenek olmasini
saglar (Cozzi L., 2001) (Roelofs E., 2012).

Radyoterapide genellikle cerrahi uygulama oncesinde tumérun kigilmesi hedeflenir.

Radyasyon onkologunun yapacag: dozaj hesaplamalar: sonrasinda doku veya organa
verilen radyasyon sonrasinda timorli bolgenin kucilmesi ve kanserli hicrelerin

ortadan kaldirilmas: hedeflenir.

Ancak RT’nin en buytk dezavantajlarindan birisi zararli hiicreleri yok ederken saglikl
olanlart da yok eder. Ayrica hastay:r sosyal hayatta etkileyebilecek kusma, sag
dokdlmesi, halsizlik, istah kayb1 gibi sik¢a gorilen yan etkiler olusabilmektedir.
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3.4 Radyoterapide Kullanilan Yéntemler

En yaygin kullanilan X-1s1n1 tedavisinde, saglikli doku biytik 6lgtde etkilenir. Hadron
Terapi tekniginde ise en yaygin olarak kullanilan proton ve karbon iyonlaridir.

Protonlar ve karbon iyonlar: iyi bir balistige sahiptir.

3.4.1 Partikl hizlandirica

Gunumuzde radyoterapide kullanilan proton hizlandiricilarinda; Yeterince yiiksek

enerjide Siklotron-Sinkrotron ile saglanmaktadir.

Siklotron; sabit bir enerjide surekli ve ytksek enerjili 1s1n elde edilir. Agirlig1 yaklagik
150-200 ton arasindadir.

Sinkrotron ; siklotrona gore hafiftir, farkl manyetik ve elektrik alan1 kullanilarak farkl

enerjilerde 1s1n elde edilir.

Elektron veya pozitron gibi yikli parcaciklarin manyetik alan icinde dairesel bir
yoriingede, relativistik hizlarda hareket etmesiyle olusan isinima sinkrotron isimimi
denir. Bu 1siim, sinkrotron ad: verilen dairesel pargacik hizlandiricilar: tarafindan
uretilir. Sinkrotron isinmminin gordntileme uygulamalari arasinda koroner damar
anjiyografisi, mamografi, akciger filmi, bilgisayarl: tomografi, X-1s1n1 mikroskobu ve
sacilma ile ilgili goruntulemeler bulunur. X-isinlart ve gama isinlart gibi diger

isimimlar da pargacik hizlandiricilar: tarafindan olusturulur.

Parcacik hizlandiricilari, yuksek enerjili elektron, pozitron, proton ve anti proton gibi
yukli temel parcaciklarin demetlerini olusturan ve bu demetleri istenen enerji
seviyesine kadar hizlandiran araclardir. Nukleer fizik ve parcacik fizigi
arastirmalarinda kullanilan hizlandiricilar, genel olarak ikiye ayrilir: Yiksek gerilim
hizlandiricilar ve radyo frekans (RF) salinimli elektromanyetik (EM) alan kullanan
hizlandiricilar. RF sahmimli EM alan kullanan hizlandiricilar, lineer (dogrusal)

hizlandiricilar ve dairesel hizlandiricilar olmak Gzere iki tardar.

Parcacik demetinin hareket dogrultusunda dizilmis bir sira suruklenme (drift)
tiplerinden olusan lineer hizlandiricilar, bir RF kaynagina baglidir ve yiiksek frekansta
alternatif voltaj elde eder. Dairesel hizlandiricilar ise pargaciklar: kapal bir yoriingede
cok sayida RF kaynagindan gecirerek hizlandirir ve magnetler araciligiyla yoriingede
tutar. Parcaciklar, dairesel hizlandiricilarda hizlandirict yapry1 periyodik olarak dolanir
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ve her geciste enerji alarak kapali yortngeler izler. Carpisma sonrasi ortaya ¢ikan

parcaciklarin kimliklerini belirlemek, bu hizlandiricilarin ana hedefidir.

Dairesel hizlandiricilar, dort gruba ayrilir: Siklotron, mikrotron, betatron ve
sinkrotron. Siklotron, proton veya agir iyonlar gibi relativistik olmayan pargaciklari
RF gerilimi ile dairesel magnetler icinde hizlandiran bir dairesel hizlandiricidir.
Siklotron i¢indeki protonlar, kararli izotoplarla etkilesim gosterir ve pozitron yayimlar.
Pozitronlar, ortamdaki elektronlarla birleserek gama fotonlarmi olusturur. Gama
fotonlar, tipta hem gorunttleme hem de radyoterapide kullanilir.

Mikrotronlar, tek bir mikrodalga kavitesi icinde elektrik alanin etkisiyle parcaciklar
hizlandirir. Betatronlar, sabit yaricapl indiiksiyon ilkesiyle hizlandirma yapan ve hafif
parcaciklar igin tasarlanmis manyetik alanla gevrili dizeneklerdir. Sinkrotronlar ise
yuksek enerjilere cikarken parcaciklari RF kaviteleri ile hizlandirir ve yoriingesi
boyunca kiglk magnetler ile sabit yaricapta tutar. Sinkrotronlar, parcaciklart sifir
enerjiden baslayan bir hizla hizlandiramaz, bu nedenle parcaciklar 6nce lineer
hizlandiricilarda belirli bir enerjiye ulasana kadar hizlandirilmali ve ardindan
sinkrotrona  aktarilmahdir.  Sinkrotronlarda hizlandirilan  parcaciklar, tibbi

gorunttleme tekniklerinde kullanilan sinkrotron isimimini Uretir (YYavas, 2005).

1895 yilinda Rontgen tarafindan X-isinlarinin kesfi, tipta gorintileme alaninda biyuk
bir devrim vyaratti ve sonrasinda radyoaktif elementlerin kanser tedavisinde
kullanilabileceginin anlasiimasiyla tipta yeni bir ¢igir agildi. 20. ylzyilin baslarindan
itibaren, bircok hastaligin tan1 ve tedavisinde 6énemli gelismeler, 6zellikle pargacik

fiziginde kullanilan deneysel yontem ve buluslar sayesinde gerceklesti.

Fizikteki temel kesifler, tipta bircok hastaligin tani ve tedavisinde yeni tekniklerin
gelistirilmesine yol acti. X-isinlarmin kesfinden hemen sonra tipta kullanilmaya
baslanmasi, hastaliklarin teshis ve tedavisinde yeni yontemlerin ortaya ¢ikmasina
oncullk etti. Fizik, kimya ve molekdler biyoloji gibi bilimlerdeki temel aragtirmalarin
sonuclart hizla tipta uygulanmaya devam etmektedir. Pargcacik hizlandiricilari, kontrol
sistemleri ve dedektor sistemleri baslangigta fizik calismalari icin gelistirilmis
olmasina ragmen, ginimiuzde teshis ve tedavi yontemlerinde ve tibbi arastirmalarda

yaygin olarak kullaniimaktadir.

Gunumuzde dunya genelinde yaklasik 17.000 pargacik hizlandirict kullaniimaktadir

ve bunlardan sadece birka¢ ylzi fizik arastirmalar: icin, geri kalanlar ise tip veya
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endustride kullanilmaktadir. X-1sinlari, kesfedildiginden bu yana tipta teshis amaciyla
en 6nemli gorintileme yontemi olmanin yani sira radyoterapide de merkezi bir role
sahiptir. Sinkrotron 1siniminin bulunmasi, gorunttileme ve terapi yontemlerine yeni bir

bakis agis1 kazandirmastir.

Son zamanlarda gorunttileme cihazlar: ve tekniklerinde blyuk degisiklikler olmustur.
Bu degisikliklerin en 6nemlileri arasinda Magnetik Rezonans Gorintileme (MR),
Bilgisayarl: Tomografi (BT), Tek Foton Emisyon Tomografisi (SPECT) ve Pozitron
Emisyon Tomografisi (PET) bulunmaktadir.

3.4.2 X Isinlarmin radyoterapide kullanim

Radyoloji, tipta bir uzmanlik dali olup 1s1n bilimi olarak da adlandirilir. Radyolojinin
iki temel amac1 vardir. Ilk amaci, organ ve dokulardaki hastaliklar: teshis etmektir. Bu
alana tamsal radyoloji veya diagnostik radyoloji denir. Diagnostik radyolojide
Rontgen, BT, MR, US ve Nikleer Tip olmak Uzere bes temel teknik kullanilir. Bu
tekniklerden Rontgen ve BT'de X-1sinlari, MR'da radyo dalgalari, US'de ses dalgalari

ve nukleer tipta ise gama isinlari kullanilir.

Radyolojinin ikinci amaci ise hastalikli bolgelere tedavi icin mudahale etmektir. Bu
alana radyoterapi denir. Radyoterapide X-isinlari ok 6nemli bir tedavi yontemi olarak
kullanilir. X-1sinlart disinda etkili olan bir baska teknik de gama isinlarinin tedavi

amach kullaniimasidir.

X-1ginlarinin yan sira, radyo dalgalari (MR), ultrason dalgalar1 (US) ve gama isinlar
(PET) de kullanilmaktadir. Manyetik Rezonans Gorlntileme (MR), manyetik alana
konulmus viicuda radyo dalgalart verilmesi ile arzu edilen yerin gorintisinin
bilgisayar ortamina aktarilmasidir. MR, bir kesit goruntilemedir ve X-isinlari
kullanilmaz, bu nedenle zararl bir yontem degildir. Bu yiizden vicudun hemen her
bolimiinde kullamlabilir (Ozkan, 2007).

3.4.3 Bilgisayarh tomografi(Bt)

Bilgisayarl: tomografi (BT), X-1sin1 demetinin viicuda inceltilerek ve gizgisel olarak
distrdlmesiyle iki boyutlu ve t¢ boyutlu kesitsel gorintiler saglayan bir X-1smi
teknigidir. BT'de X-iginlar1 viicuda gonderilir, viicudu gectikten sonra detektore ulasan
miktar Olculir. Aradaki fark, detektorlerin karsisina gelen dokudaki tutulan X-igini

oranidir. Bilgisayar ile ¢ok sayidaki 6l¢ciimlerden yola ¢ikarak, (st diizey matematiksel
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cozlmlerle ¢ boyutlu kesitsel goruntuler elde edilir. Bu durum, BT'nin X-1sin1

teknolojisinin bilgisayar teknolojisi ile birlesmesinin bir sonucudur.

BT, tim vicudu goruntileyebildigi icin birgok hastaligin teshisinde tercih edilir. Bu
hastaliklar arasinda cesitli kanserlerin teshisi ve takibi, kemik ve organ yaralanmalari,
damar ve kalp hastaliklari, bel kemigi ve kemik hastaliklari, kemik erimesi gibi

durumlar bulunmaktadir.

3.4.4 Manyetik rezonans

Manyetik Rezonans (MR), yumusak dokularda oldukga net goruntiler elde etmeye
olanak tanir. Yumusak dokularda su miktar1 fazladir ve su, hidrojen ve oksijenden
olusur. Hidrojen atomlari, gorlntileme sirasinda mukemmel tepkiler verdigi igin
MR'da biyik 6neme sahiptir. Hidrojen atomlar1 bir proton ve bir nétrona sahiptir ve
bu protonlar dogal ortamlarinda farkl: vektorel konumlarda donme hareketi (spin
hareketi) yapar.

Dokular manyetik bir alana (MR cihazina) yerlestirildiginde, protonlar manyetik alana
paralel olarak hizalanir. Protonlara bir RF sinyali gonderildiginde, protonlar manyetik
alana dik hale gelir. RF sinyali geri cekildiginde, protonlar eski konumlarina doner ve
bu strecte enerjilerinin bir kismini ortama verirler, bu da elektriksel bir tepki olusturur.
Zamanla protonlar eski konumlarina donerken, tepkileri zayiflar ve sonunda tamamen
biter. Protonlarin eski durumlarina dénmesiyle ve tepkilerin sona ermesiyle MR

goruntuleri olusturulur.

3.4.5 Ultrasonografi

Bu teknikte X-1sinlar1 yerine, insan kulaginin duyamayacag: frekanstaki ses dalgalar
kullanilarak goruntuleme yapilir. Ultrason, yuksek frekanstaki ses dalgalarmin
gonderilmesi ve yansimasina (eko) dayanir. Bir ultrason dalgasi (ses pulslari)
gonderilir ve hedeften yansiyan dalga geri alinir. Geri gelen yansimalar parlak noktalar
olarak kaydedilerek islenir ve ekranda goruntulenir. Bu sayede Kist, tumor gibi yapilar

goruntdlenir (Kalender, 2007).

3.4.6 Pozitron yaymm tomografisi (PET)

Nikleer tip, radyoaktif maddelerin yaydiklari isinlarin disaridan sayilmas: ve

gorunttlenmesi yoluyla hastaliklarin tani ve tedavisiyle ilgilenir. Nukleer tipta en
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gelismis yontemlerden biri, Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) yontemidir. PET
gorunttlemesinde, radyoaktif bilesikler veya radyoaktif maddeler (radyontklitler)
gorunttlenecek bolgeye uygun sekilde aktarilir. Radyonklitler, dogada bulunmayan
ve siklotron adi verilen parcacik hizlandiricilar: tarafindan Uretilen, pozitron yayan

radyoaktif maddelerdir.

Siklotronlarda hizlandirilan yikli parcaciklar (6rnegin, proton veya déteron) hedefteki
kararl: izotoplara dogru ilerler. Hedefteki kararli izotoplar bu etkilesim sonucunda
cekirdeklerindeki proton sayisinin artmasiyla kararsiz hale gelirler ve kararli duruma
donmek igin pozitron salarlar. Viicuda verilen radyoniklitler, pozitron salar ve bu
pozitronlar ¢cevredeki serbest elektronlarla etkilesime girer. Bu etkilesim sonucunda
her iki parcacik birbirini yok eder ve 511 keV enerjiye sahip, 180° a¢1 yapan iki gama
fotonu ortaya ¢ikar. Bu olaya ‘yok etme’ denir.

PET tarama sistemlerinde bulunan cesitli dedektor halkalari, gama foton ciftlerini
tespit eder ve bu bilgiler, sistem bilgisayarinda tek bir nokta olarak kaydedilir. Dairesel
bicimde siralanmig kristaller, gama foton ciftini tespit ettiklerinde bir 151k pariltist
olustururlar. Bu 1s1k pariltisi, foton gogaltici tlpler tarafindan algilanir ve yikseltilerek
sistem bilgisayarina gonderilir. Ginumuzde, PET tarayicilart genellikle Bilgisayarl
Tomografi (BT) veya Manyetik Rezonans Gorlntileme (MR) ile kullanilir. Bu
tekniklere 'hibrit yontemler' denir (Ozgiiven, 2006).

Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) teknolojisindeki gelismelerin ardindan, bazi
durumlarda B+ (beta-arti) bozunumu sonrasinda yayilan gama ismini kullanmayi
amaglayan yeni bir yontem ortaya cikmistir. Bu yeni gorlntileme tekniginin
dogrulanmas: acisindan, genellikle *¢Sc (skandiyum-44g) en uygun radyoizotop
olarak kabul edilmekle birlikte, gelecekte baska radyoizotoplarin da degerlendirilmesi
gerekliligi aciktir. Bu ¢alismada, s6z konusu alternatif radyoizotoplar; potansiyel
kullanim alanlari, fiziksel ve kimyasal Ozellikleri ile hizlandiricilar araciligiyla en

uygun dretim yontemleri acisindan ele alinmistir (Sitarz M. ve ark., 2020).

Yine literatrdeki ¢alismalara ek bir baska ¢alismada agir iyon tedavisinde meydana
gelen parcalanma Urlnlerinin dagilimi, Monte Carlo simulasyonlarinda kullanilan
hadronik fizik modeline bagli olarak 6nemli Olglide degiskenlik gdstermektedir.
Calismanin temel amaci, Geant4 Monte Carlo similasyon altyapisinda bulunan (g

farkl hadronik inelastik pargcalanma modeli arasindan, 1sin sirasinda PET (in-beam
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PET) ile g6zlemlenebilen pozitron yayan parcalanma drdnlerini en dogru bigimde

ongorebilen modeli belirlemektir.

Bu kapsamda, Geant4 (versiyon 10.2.p03) icerisinde yer alan BIC (Binary Cascade),
QMD (Quantum Molecular Dynamics) ve INCL++ (Liege Intranuclear Cascade) fizik
modelleri kullanilarak yapilan similasyon sonuglari, Japonya’nin Chiba kentindeki
NIRS HIMAC agir iyon tedavi merkezinde elde edilen deneysel verilerle
karsilastirilmigtir.  Hem  deneylerde  hem de  simulasyonlarda, jelatin,
polimetilmetakrilat (PMMA) ve polietilen olmak Gzere (g farkli blok fantom tizerine
monoenerjik iyon demetleri uygulanmistir (Chacon A. ve ark., 2019).

X-isinlarinin kesfinden bu yana, tip alaninda teshis ve radyoterapide 6nemli bir rol
oynamiglardir. Ancak, X-iginlari tibbi gorintileme ve tedavide bazi sorunlar
tamamen ortadan kaldirmamaistir. Sinkrotron 1isiniminin kesfiyle birlikte, gortntiileme
ve tedaviye yeni bir boyut eklenmis ve bu sorunlarin blyik bir kismi ¢oziime

kavusmustur.

3.5 Proton Terapinin Tarihsel Gelisimi

1946 yilinda Robert Wilson, protonlarin hastalarin tedavisinde kullanilabilecegi
onerisinde bulunmustur. Ik uygulamalar ise 1954 yilinda Lawrence ve arkadaslar
tarafindan gerceklestirilmistir. Bu bilgiler 1s1ginda, Isveg'teki Uppsala Universitesi ve
ABD'deki Harvard Universitesi MGH'de (Massachusetts General Hospital) hastalara
tibbi tedaviler baslanmistir. Ancak, proton isin kaynagi Ureten akseleratorler her
derinlige hedeflenebilecek enerjiye sahip olmadiklar: i¢in calismalar sadece viicudun
smirli bolgelerine uygulanabilmistir. Bu uygulamalar arasinda serebral arteriyovendz
anevrizmalar, kafa tabani sarkomlari, hipofiz adenomlar: ve glioblastoma tedavileri
yer almaktadir. Proton tedavisi, hastanelerde ilk kez 1990 yilinda Loma Linda
Universitesi'nde uygulanmaya baslanmis ve 2008 yili sonuna kadar yaklasik 13 bin
hasta tedavi edilmistir. 2001 yilinda MGH'de ve 2006 yilinda MD Anderson Kanser
Tedavi Merkezi'nde proton tedavi merkezleri acilmistir. Proton tedavisi, 1980'lerden
2000'li yillara kadar birgok cografi bolgede ve arastirma enstitisiinde genis bir alanda
uygulanmigtir. Literatur verilerine gore, 2013 yilina kadar diinya genelinde yaklasik
40 proton merkezi faaliyet gostermistir. 1954'ten 2013'e kadar proton ve agir iyon

tedavisi yapilan hasta sayis1 100.000'i bulmustur (Higsonmez A., 2013).
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3.6 Hadron Terapi

Hadron terapi, agir yukli pargaciklarin yonlendirilebilir 6zelliklerini kullanan ve kritik
organlarin yakiinda diger terapi yontemlerinin uygun olmadig: durumlarda oldukca
etkili olan bir tedavi yontemidir. Radyoterapide kullanilan hadronlar arasinda
protonlar, nétronlar, piyonlar ve iyonlar bulunmaktadir. Terapide en sik kullanilan
hadronlar protonlardir. Radyoterapide hadronlarin kullanilma nedeni, fotonlar ve
elektronlara kiyasla dokulardaki doz dagiliminin daha giivenilir olmasidir.

Hadron terapi, niikleer kuvvetlerle (guclu etkilesim) etkilesimde bulunan parcaciklar
kullanarak gerceklestirilen bir radyasyon tedavi yontemidir. Bu parcaciklar arasinda
protonlar, noétronlar, piyonlar ve cesitli iyonlar (6rnegin, alfa parcaciklari, neon,
karbon) bulunur. Hadron terapinin, yaygin olarak kullanilan isin tedavisinden farki,
timorla hicreleri agir parcaciklarla bombalamasidir. Isin tedavisinde fotonlar (is1k)
kullanilirken, hadron terapide kullanilan parcaciklar agirdir.

Ornegin, protonun kiitlesi 1 milyar eV'dir (elektronun kiitlesinin 2000 kati1). Agir
parcacik kullanmanin avantajlari arasinda, protonlarin radyasyon oranini diizgiin bir
sekilde dagitabilmesi, istenilen yere odaklanabilmesi ve nétronlarin gucli timor

olduract ozelliklere sahip olmasi yer alir.

Nukleer kuvvetlerle etkilesen agir parcacik demetlerini kullanan radyoterapiye hadron
terapi denir. Hadronlarin en onemli ozelligi, hedefi gecerken enerjilerini hemen
birakmamalart ve belirli bir mesafeyi gectikten sonra madde ile etkilesime
girmeleridir. Hadron terapide proton, nétron, piyon ve iyon (helyum, karbon, oksijen

gibi elektrik yikl atomlar) gibi agir pargaciklar kullanilir.

Proton terapide, timore gonderilen 1sinim ¢ok hassas bir sekilde odaklanabilir ve
protonlar dokuya daha iyi nifuz eder. Protonlar menzillerinin sonuna yaklasirken
radyasyon dozunu artirir ve Bragg etkisi olarak bilinen bu etki gozlenir. Proton terapi,
hassas dokulara odaklanirken saglam dokuya zarar vermeden tumorli hiicreye gerekli
dozu verebilir, bu da g6z kanseri gibi kritik kanser vakalarinda basarili sonuglar elde

edilmesini saglar.

Iyonlarla gerceklestirilen hadronterapi uygulamalarinda, Bragg Zirvesi’ne kadar olan
demet yolundaki enerji kayiplarimin biyik ¢ogunlugu, 6zellikle projeksiyon iyonu
olmak (zere agir iyonlar araciligiyla iyonlasma yoluyla meydana gelir. Zirve

sonrasinda ise, kalan radyasyon buyuk oranda niikleer etkilesimler sonucu olusan daha
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dustk yuklu ikincil cekirdeklerden, daha az oranda da alfa parcaciklari, protonlar ve

diger ikincil parcaciklardan olusur (Augusto ve ark., 2016).

100%

Proton Bragg
Pik

X Isinlan

| 1=

Derinlik ==

Sekil 3.4: Tumorlu bir bolgede proton ve X isinlarinin biraktig: bragg pik
etkisi (Lapen K., 2023).
Geleneksel X-1sm1 terapisi ile proton terapinin (hadron terapi) karsilastiriimast.
Xisinlar1 saglikli dokuya daha c¢ok zarar verirken, protonlar enerjilerini arzu edilen
yere birakabilirler. Ayrica hassas organlara zarar gelme olasilig: ise tamamen ortadan
kalkar (Auberger, 2008). Boylelikle protonlar (hadronlar) timorlt kismi ¢ok lokal bir
bicimde bombardiman ederler.

32



Sekil 3.5.a: Foton Terapi Doz Dagilim Diyagrami

Sekil 3.5.b: Proton Terapisi Doz Dagilim Diyagrami

Sekil 3.5.a ve Sekil 3.5.b *de Foton terapisi ile proton terapisinin doz dagilim
diyagrami arasindaki fark gortntilerden ¢ok daha iyi anlasiliyor (Lapen K., 2023).
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Geleneksel radyoterapi yontemlerinde kullanilan fotonlar, timore dogru ilerler ve
enerjilerini birakir. Ayrica fotonlar, hedef bolgeyi gectikten sonra da viicutta menzile
devam eder. Bu sebeple saglikli dokulara da istenmeyen radyasyon etkisi olusturur.
Proton 1sinlar: ise bragg pik etkisi nedeni ile enerjilerinin blydk bir bolimana belirli
bir derinlikte birakir. Tumor iginde maksimum oranda doz birakirken, vicudu
terkederken cikis dozunu bulundurmaz. Bu 0Ozellik, c¢evre dokularin korunmasini

saglar ve yan etkilerini de azaltmis olur.

3.7 Hadron Terapinin Avantaj ve Dezavantaji

Bu kadar basarili bir radyoterapi yontemi olan hadron terapi daha yaygin olarak tercih
edilmiyor. Clnku hadron terapinin uygulanisi daha zordur. Hastay: sirekli olarak
kontrol etmek, sabit tutmak gerekir. Hedefte kiicuk bir hareket biyuk sorunlara neden

olabilir.

X-151n1 terapisine gore daha masraflidir ve cihazlari daha blyudktir. Cok daha blyuk
bir teknoloji gerektirir. Parcaciklar hastanin bulundugu odadan farkli bir yerde
hizlandirilirlar. Yeni bir teknik oldugu igin tanitim1 da yetersizdir. Daha fazla klinik

testlere ihtiya¢ duyulur.

Kanserde tedavi tirlerine alternatif olarak teknolojik gelismeler sayesinde pargacik
(proton, karbon) terapisi kullanilmaktadir. 1946 yilinda fizik¢i Robert R. Wilson
tarafindan tipta tedavilerde kullanim fikri ortaya atilmistir. 1950’lerde niikleer
arastirma tesislerinde hastalarin tedavi streci 1930 yilinda bulunan yukli pargaciklar
ile baglamistir. Tedavinin ilk dénemlerinde tip alanindaki uygulamalar o dénemdeki
hizlandiricilarin oldukga gugsiiz olmasi nedeniyle hastanin viicudunun sadece birkag
bolum ile smrh kalmistir. 1970’1 yillarin sonlarina gelindiginde ise teknolojik
gelismeler sayesinde yuksek hizli bilgisayarlar, hizlandiricilar ve gorintileme
sistemlerinin de gelismesiyle parcacik radyoterapi alaninda da gelisme gorulmustr.
Tip alaninda parcacik radyoterapisi ilk defa Loma Linda Universitesi Tip Merkezi’nde

uygulanmastir.

Lineer hizlandiricilarin olusturdugu X-isin1 (foton) ve elektron tedavi tekniklerinden
proton ve Kkarbon terapisinin farki doku igerisindeki sogurulma bigimidir.
Tedavide doku icerisinde belli bir mesafedeki derinlikte enerjisinin tamamin

birakir ve bu kismin disinda hi¢ doz birakmadig igin dokuda herhangi bir bozulma ya
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da hasara sebep olmaz. Kanserli hastadaki timor yok edici dozlar verilirken kritik
organlar da ¢ok iyi korunmaktadir (Lawrence, 1958) (Wilson, 1946) (Anonim, 2017).

Hadron terapide helyum, nétron, proton ve iyon (lityum, karbon, oksijen, silisyum,
vb.) gibi pargaciklar kullanilmaktadir. Hadron terapide pargacik terapisinin en énemli
avantaji riskli bolgelerdeki hasari en aza indirmektedir (Kndusl, 2016).

Proton, fotona gore ‘Bragg pik’ agisindan avantaja sahiptir. Hedeflenen derinlige
ulasana kadar fotona oranla enerjisinin az bir degerini normal dokularda birakir
hedeflenen derinlikteki kanserli dokuda birakilan enerjinin tamamini bosaltir. Bu
noktadan sonra enerjisini kanserli doku igerisinde biraktig: icin gereksiz ¢ikis doz
miktart mevcut olmadigindan normal saglikli dokular igin isinlanma olmaz. Bu
sebeple saglikli dokulara verilecek zarar en kiiguk seviyede kalmis olur. Foton ise
hastanin viicuduna girisiyle beraber enerjisini birakir dyle ilerler. Hedeflenen yerde
harici bir enerji birakilmas: olmamaktadir Kanserli kisimdan sonra doz birakilmasi
devam eder ve viicudu 6yle terk eder. Bu sebeple pargacik radyo terapisinin integral
doz miktar: fotona oranla 3 kat daha distik seviyede olmaktadir.

Proton Relative Biyolojik Etki bakimindan fotonlara oranla %10-15 kadar daha etkin
degere sahiptir. Relative Biyolojik Etki fotonda 1, protonda 1,1 ve karbonda ise

mesafeye bagli olarak 1,2 ile 3,2 arasinda farkli degerlere sahip olabilmektedir.

Foton ile uygulanan bazi tedavilerde kritik organlarin sinirli dozlar sebebiyle kanserli
kisma hedeflenen doz verilememektedir. Pargacik radyoterapisinde ise daha uygun
dozlar verilebilmektedir. Parcacik ile tedavide ise tumoére daha ylksek dozlar
verilebilmektedir (Dosanih, 2018) (Levin, 2005) (Jakel, 2007) (Baumann, 2016)
(Wilson, 1946) (Lawrence, 1958).

Proton parcacik terapisi ile en ¢cok tedavi edilen kanser tlrQ ise uveal melanom turudur.
Bir diger tedavinin kullanilabilecegi kanser gruplar: ise pediatrik kanserler, bas-boyun
kanserleri, beyin ve spinal kord, pelvis timorleri, lenfomalar, meme kanseri gibi
kanser turleridir. Geng yaslarda gorulen bu timor gruplarinin tedavisi icin tavsiye
edilen tedavi proton tedavi bigimidir. Sebebi; ilgili kissmda fotonlar, protonlara oranla
daha fazla doz birakmaktadirlar (Khan, 2010) (Gottschalk, 2012) (Weber, 2004).
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3.8 Dunyada Hadron Terapi Merkezleri

Son 20 yilda hadron terapi merkezlerinde biyuk bir artis olmustur ve hadron terapi
gittikce daha popler bir teknik olma yolunda ilerleme gostermektedir. Asagidaki
Sekil 3.6’da proton terapi merkezinin kisimlar: gosterilmistir.

Sekil 3.6: PSI proton tedavi merkezine ait sinkrotron hizlandirici

Sekil 3.6’ya gore PSI proton tedavi merkezinde protonlar 250 MeV enerjiye kadar
hizlandirilmaktadir. Bu sekle gore enerji segimi sonrast 1sin tedavi odalarindan
herhangi birine yonlendirilmektedir Go6z tedavileri igin sabit 1s1n optic 2 bolimu
mevcut gortulmektedir (Schippers, 2024). Literatiirde yapilan akademik calismalar
is1ginda 2005-2025 yillart arasinda akciger kanseri hastalarinda hadron terapisi
(proton ve karbon iyon terapisi) kullanimina iligkin hasta sayilarmi ve egilimlerini
goOsteren egri Sekil 3.7°de gosterilmektedir. Ayrica Sekil 3.8’e gore 1950-2025 yillar

arasinda yillara gore karbon ve proton terapi sayilarinin dagilimi gosterilmektedir.
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Sekil 3.7: 2005-2025 aras: akciger kanser hastalarinda hadron terapisi kullanimi

(Durante M., 2010) (Mohan, 2017) (Allen, 2020) (Combs, 2010) (IAEA, Directory

of Radiotherapy Centres(DIRAC), 2023) (Takayama, 2019)
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Sekil 3.8: 1950-2025 yillar1 arasinda yillara gore proton ve karbon iyon terapi
sayisinin dagilimi (Rossi ,. S., 2022) (PTCOG, 2021).
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Hadron terapisi, giderek artan sayida hastay: etkili bir sekilde tedavi etmek i¢gin klinik
bir uygulama haline geliyor. Teknoloji ve altyap: maliyetleri nedeniyle karbon iyonlar:
veren merkezlerin sayist hala siirhdir ve su anda sadece bir dizine merkez
faaliyettedir ve yaklasik 40.000 hasta tedavi edilmistir, ancak maliyetleri ve boyutlar
azaltabilecek yeni teknolojilerin tamtilmas: sayesinde gelecek umut verici
gorunmektedir. Sekil 3.9’da Diinyada yer alan hadron terapi merkezleri isaretli olarak

gosterilmistir. Bu merkezleri 6rnek olarak sOyle siralayabiliriz.

3.8.1 Proton terapi merkezleri
e M.D.Anderson Kanser Merkezi-Houston, ABD
e Mayo Clinic Proton Terapi Merkezi-Rochester,ABD
e Heidelberg Iyon Tedavi Merkezi (HIT)-Almanya
e CNAO-Ulusal Hadron Terapi Merkezi-Payia,italya
e Kore Ulusal Kanser Merkezi (NCC)-Gliney Kore
e Sangay Proton Terapi Merkezi (SPHIC)
e Okoyama Universitesi Proton Isinlama Merkezi- Japonya

e Orsay Proton Terapi Merkezi (CPO)- Fransa

3.8.2 Karbon terapi merkezi
e HIMAC- Agir iyon Tibbi Hizlandirict Kompleksi-Japonya
e NIRS -Ulusal Radyolojik Bilimler Enstitlisi-Japonya
e CNAO - Ulusal Hadron Terapi Merkezi-italya
e Heidelberg iyon Tedavi Merkezi (HIT) — Almanya
e SPHIC- Sangay Proton ve Karbon Terapi Merkezi- Cin
e SAGA HIMAT -Japonya

e Marburg iyon Demeti Terapi Merkezi (MIT) — Almanya

38



2025 Yilh Guncel Hadron Terapi Merkezleri

® Proton Terapi Merkezi

Karton Terapd Merkesd

Sekil 3.9: Dunya’da 2025 yili itibari ile glincel hadron terapi merkezleri (Grégoire,
2025) (Story, 2024) (Zink, 2024).

3.9 Proton Terapi

Proton terapi, bir timori tedavi etmek igin gerekli 1simim dozunu tam olarak
ayarlayabilen bir 1s1mim tedavisidir. Protonlar, yiksek niifuz etme menziline sahip
yukli parcaciklardir. Protonlar viicuda girdiklerinde hizlar: yavaslar, ¢linkii minimum
iyonlasma noktasinin altina duserler. Bu davranis, protonlarin enerjilerini
birakmalarina, madde icinde 1simim kaybina ve elektronlarla etkilesimlerine neden
olur. Bu durum, "Bethe Block" ile ifade edilir. Protonlar menzillerinin sonuna
yaklasirken, birakilan 1simimin dozu "Bragg Zirvesi” olarak bilinen bir olayla keskin

bir bigimde artar.

Protonlar, menzillerinin sonunda maksimum enerji yogunluklarini birakir. Birakilan
bu nokta, "Bragg Piki" olarak tespit edilir (Ulu, 2008). Isinlama sirasinda kontrollu bir
bicimde olusturulmus enerji degistirilerek veya sogurucular araciligiyla isin demetinin
enerjisinin moddle edilmesiyle, cok sayida dar bragg pikleri Ust tste biner ve dokudaki
timore daha derinlemesine niifus etmesi saglanabilir. Sekil 3.10’a gore proton terapi
sirasinda derin dokuda doz etkisini goOsteren bragg pik egrisi gorilmektedir. Bu
grafikte farkli radyasyon tarlerinin doku derinligine gore biraktiklari enerji dagilimi
gosterilmektedir. (Rossi ,. S., 2022) (Story, 2024) (Durante M., 2010).
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Sekil 3.10: Proton terapide bragg pik zirvesi(Midwest Proton Radiotherapy Institute)

Proton 1sin tedavisi (PBT), erken ve bolgesel ileri hastaliklarda modern foton
radyasyon tedavi yontemlerine kiyasla izole lokal niiks, toksisite ve yasam beklentisi

gibi klinik sonuglart iyilestirmek igin etkili bir cozumdur (Mesko S., 2009).

3.10 Proton Terapinin Kliniklerde Uygulanabilmesi igin Gerekli Fiziksel Bilgi

Agir yukli pozitif bir pargacik olan proton, madde i¢inde daha kii¢ik acilarla sagilarak
ilerler ve tedavi sinir bolgesinde yan kisimlarda daha belirgin simirli 1510 demeti
olusturur. Protonlar, ortamda ilerlerken iyonizasyon ve eksitasyonla mevcut enerji
kaybina neden olurlar. Bu enerji kaybi, parcacik yukinin karesi ile dogru, hizinin
karesi ile ters orantilidir. Protonlar enerjilerini kaybettikce yavaslarlar ve menzil
boyunca enerji kayb1 hizi artar. Protonlarin hizi, hedef sinirin sonunda sifir oldugunda
enerji kaybr maksimum diizeydedir. Derin doz dagilimi, ortamda enerji kaybi hizina
baglidir. Monoenerjitik proton 1sini1, baslangi¢ derinliginde yavas bir artis gosterir ve
hedef sinirin sonunda belirgin bir artis ile devam eder. Bu belirgin doz artis1, "Bragg

zirvesi" olarak ifade edilir.

Proton terapisi, hedef dokunun etrafindaki komsu saglam dokularin korunmasini ve
hedefte uygun doz dagilimini saglar. Monoenerjitik proton isini, hedef hacmi
kapsamak i¢in oldukca kucuktur. Daha buytk bir 1s1n alant olusturmak igin, farkl
enerjilerdeki isinlarin ¢akistiriimasiyla kugtk "Bragg zirvesi” alan: biyatilebilir. Bu,
"Genisletilmis Bragg zirvesi” (SOBP) olarak tanimlanir. Pargacigin katlesi ile ilgili
olarak ilerledigi ortamda belli bir hizda enerji azalmasi olur ve bu, "lineer enerji
transferi” (LET) seklinde aciklanir. LET ile relatif biyolojik etkin doz (RBE) arasinda
bir iliski vardir. RBE, 250 kV X-1s1n1 ile olusturulmus 6zel etki yapan dozun herhangi

bir radyasyonun ayni sonucu veren doza oramdir. LET ile RBE doz arasinda olumlu
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bir iligki vardir. Protonun LET degeri fotonlara gére daha ytksektir, ancak RBE doz
yaklasik olarak ayn: degerde olup 1.0 olarak belirlenir. Protonun RBE dozu, dokunun
Ozelligine, doza, doz hizina, enerjiye ve penetrasyon mesafesine bagli olarak degisir.
Bu nedenle, protonun RBE dozu Bragg zirvesi bitiminde 2.05 degerine kadar artabilir.
Proton ile standart foton radyasyon arasinda oksijen artirma orani (2.5-3) bakimindan

bir degisiklik yoktur.

Hastanelerde kullanilan proton 1smmin enerji sinir degeri 250 MeV'e kadar
cikmaktadir. Protonlar, lineer hizlandiricilar, siklotronlar veya sinkrotronlar
araciligiyla daha yuksek enerji seviyelerine kadar hizlandirilabilir. Konvansiyonel
lineer hizlandiricilar, agir pargaciklarin ve protonlarin daha yuksek enerji seviyelerine
cikarmak i¢in uygun degildir, ¢linki daha kapsamli ¢alisma alani gerektirir. Bu
sebeple, siklotron ve sinkrotronlar proton tedavisi igin temel hizlandiricilardur.
Siklotron, belirli bir enerjide surekli ve yiksek enerjili 1s1n olustururken, sinkrotron
degisik manyetik ve elektrik alanlarla ¢esitli enerjilerde 1sin elde edilir (Higsénmez
A., 2013).

Siklotronlarda, enerji districiler kullanilarak 1smin limit degeri ve yogunlugu
ayarlanarak her menzildeki tumor tedavi edilebilir. Enerji duslriculerde radyoaktif
madde bulasma riski bulundugundan, cevredeki koruma Onlemlerini artirmak
gereklidir. Sinkrotronlarda ise arzu edilen enerji degerinde proton olusturulur.
Gunumuzde teknolojik gelismeler, farklh fiziksel 6zelliklere sahip Urunler igin kalite
standartlart 6lgisunde yeni c¢alismalar yapilmaktadir. Olusturulan mevcut 1sin,
manyetik olarak tedavi bélimune yonlendirilir. Isin yayilimi, tek bir hizlandiricidan

bircok tedavi bolimdne ilerleyebilir.

Tedavi bolimine ulastiktan sonra radyasyonun verilmesi icin iki farkli yontem vardir.
Ilk yontem, hastanin etrafinda 360 derece dénebilen genis kafa-Gantry kullanilarak
gerceklestirilir. ikinci yontem ise fiks 1510 seklinde ifade edilen, tek bir taraftan
radyasyonun uygulanmasidir. Bu yontemde, hasta koltugu hareket ettirilerek farkli
acilardan tedavi saglanabilir (Higsonmez A., 2013).

Proton terapi sekli titizlikle planlanmahdir. Konvansiyonel foton radyoterapi
yontemindeki planlamalarda 6nemli tekniklere proton tedavisi igin de gelistirerek
yiritmeye devam edilmektedir. Gelisim asamasindaki yontemlerden bazilari yamah

radyasyon, solunum ayarl: radyasyon, IMPT (yogunluk ayarli proton tedavisi)dir
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(Higsonmez A., 2013). Cizelge 3.1’e gore 2010-2020 yillar1 arasinda yillara gore
proton merkezleri sayisi, karbon merkezleri sayisi ve proton ve karbon merkezlerinin

birlikte yer aldig1 sayilar gosterilmektedir.

Cizelge 3.1 : Cizelge 3.1: Ulkelere gore aktif pargacik (Proton, Karbon) radyoterapi
merkezlerinin sayisal durumu (2010-2020)

Yil

2010 2011 2012 2013 2014 2015 2016 2017 2018 2019 2020

Proton 20 29 30 35 40 46 56 60 69 77 83
Merkezi
Karbon 3 3 3 4 5 4 5 5 5 7 7
Merkezi
Proton+ 2 3 3 3 3 4 5 6 6 6 6
Karbon
Merkezi
Toplam 31 35 36 42 48 54 66 71 80 90 96
Ulke Sayist 13 13 15 16 15 15 16 17 18 19 19

3.11 Dlunyada Proton ve Karbon Terapi Merkezleri

1954-2025 yillart arasinda diinyada proton merkez sayilarmin yillara gore artis
gosterdigi Cizelge 3.2’ye bakarak soylenebilir. Cizelge 3.2’ye gore yillara gore
diinyada yer alan baslica proton terapi merkez sayilari gosterilmektedir.
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YIL Proton Terapi YIL Proton Terapi

Merkezi Sayisi Merkezi Sayisi

1954-1979 2 2013 6
1980-1999 12 2014 10
2000-2005 7 2015 11
2006 3 2016 11
2007 1 2017 20
2008 1 2018 20
2009 4 2019 14
2010 4 2020 6
2011 4 2021-2025 35
2012 5

Cizelge 3.2 : Diunyadaki baslica proton terapi merkezleri

Asagidaki Sekil 3.11°de yer alan egriler 2010-2026 yillar: arasinda proton ve karbon

terapi merkezlerinin yillara gére dagilimini gostermektedir.
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Sekil 3.11: Karbon ve proton terapi merkezlerinin yillara gére dagilim1

Yukaridaki egriler incelendiginde toplam dagilimda 2010-2023 yillar1 arasinda proton
terapinin karbon terapiye oranla daha ¢ok tercih edildigi gorulmektedir (Anonim,
2011) (Goksel, 2020).
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3.12 Ulkelerin Parcacik Radyoterapi Merkezleri Yoniinden Durumu

Ulkelerin aktif, yapimi devem eden ve planlama asamasindaki pargacik radyoterapi
merkezlerinin sayis1 her gegen yil degismektedir. Cizelge 3.3 incelendiginde en fazla
parcacik radyoterapi merkezi Amerika’da oldugu gorilmektedir.

Cizelge 3.3 : Aktif parcacik radyoterapi merkezlerinin sayisal durumu

Ulke Aktif Yapimi Devam Planlama
Eden Asamasinda

ABD 34 6 6
Japonva 22 4

Almanya 5

Rusya 5 1 1
Ingiltere 4 2

Cin 3 8 8
Fransa 3 1

Italya 3 2
Hollanda 3

Gulney Kore 2 1 1
Avusturya 1

Cek Cumhuriyeti 1

Danimarka 1

Hindistan 1 2 1
Polonva 1

Ispanya 1 1

Isvec 1

Isvicre 1 2
Tayvan 1 1
Tayland 4

Singapur 2 1
Suudi Arabistan 1

Arjantin 1

Belcika 1 1
Abu Dabi Emirligi 1

Slovak Cumhuriyeti 1

Norveg 2
Avustralva 1
Masir 1

Cizelge 3.4’e gore aktif yapim ve planlama asamasindaki proton ve karbon terapi
merkezlerinin yillara gore toplam sayilar1 gosterilmektedir.
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Cizelge 3.4 : Proton ve karbon terapi merkezlerinin yillara gore dagilimi
Aktif Yapim ve Planlama Asamasindaki Parcacik (Proton,Karbon) Radyoterapi

Merkezlerinin Sayisal Durumu

Tard Aktif Yapim Yapimi Toplam
Merkezler Asamasindaki Planlanan
Merkezler Merkezler
Proton 83 32 25 140
Karbon 7 4 1 12
Proton+Karbon 6 1 2 9
Toplam 96 37 28 161

Yukaridaki Cizelge 3.4 incelendiginde proton terapi merkez sayisinin karbon terapi
merkez sayisina gore daha fazla oldugu gorilmektedir.

3.13 Ulkelere Gore Proton ve Karbon Terapi ile Tedavi Olan Hastalar

Cizelge 3.5 ‘de yillara gore karbon ve proton terapi kullanilan hasta sayilarini
gOstermektedir. 2010-2018 yillar1 arasinda genellikle proton terapinin tercih edildigi
gorulmustdr.

Cizelge 3.5 : Parcacik radyoterapisi ile tedavi olan hasta sayilar:

Parcacik(Proton,Karbon) radyoterapisi ile tedavi olan hasta sayilarn

Yil Karbon Proton Diger Toplam
2010 5.582 67.097 3.587 76.266

2011 7.101 73.804 3.587 84.492

2012 9.283 83.667 3.587 96.537

2013 10.753 93.452 3.587 107.792
2014 13.119 105.743 3.587 122.449
2015 19.376 131.240 3.587 154.203
2016 21.580 149.345 3.587 174.512
2017 25.702 170.556 3.587 199.845
2018 27.905 190.036 3.587 221.528

Yukaridaki Cizelge 3.5°de yillara gore karbon ve proton terapi kullanilan hasta
sayilarint gostermektedir. 2010-2018 yillar1 arasinda genellikle proton terapinin tercih
edildigi gorulmustdr.
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Sekil 3.12: Radyoterapi uygulanan hasta sayisinin yillara gére dagilimi

Sekil 3.12’de parcacik radyoterapi uygulanan hastalarin yil bazli dagilimini
gOstermektedir. Buna gore hastalara 2018 yili itibariyle uygulanan proton terapi sayisi
karbon terapiden daha fazla oldugu gortlmektedir.

3.14 Bete Formulu (Durdurma Gicl)

Birim mesafedeki yogunluk basina ortalama enerji kaybi bete (durdurma giicl) olarak
ifade edilir. Durdurma giicti ¢cogunlukla menzilli bir silahin hayvan ya da insan gibi
hareketli bir hedefi hareketsiz durumu getirme halidir. Durdurma guctu, hedefin kisa,
orta ve uzun menzilli 6lip 6lmemesinden ayri olarak atis sirasinda durdurulma

durumunu dikkate alir.

Durdurma gucu, temelde merminin fiziksel 6zelligine, balistik davranisina, hedefin
Ozelligine ve yaranin bulundugu yere bagli olsa bile tamamen tespit edilebilmesi icgin
bircok durumun ayni anda incelenmesi gerekir. Bu sebeple hangi tip merminin

durdurma guctnin daha fazla oldugu ifadesi tartismaya acgik bir ifadedir.

Malzeme icinde yuksek hizli parcaciklar hareket ederken malzemenin atomundaki
elektronlar ile etkilesim gosterirler. Bu etkilesim sonucu ya atomu uyarir ya da

iyonlastirir. Bu olay hareketli parcacigin enerjisinin azalmasina neden olur.

1913 yilinda goreli olmayan klasik olarak Niels Bohr tarafindan,1930 yilinda ise

kuantum mekaniksel olarak goreli olmayan Hans Bethe tarafindan agiklanmistir. 1932
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yilinda goreli etkileri baz alan ve deneysel verilerle tutarl bir sekil halini almistir.
Muhtemel enerji kaybi ortalama enerji kaybindan farkli olmaktadir. Bu durum
Landau-Vavilov dagilimi ile agiklanir (Wikipedia, 2024) (Bethe, 1930).
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Sekil 3.13: Durdurma giicu etkisinde bragg pik egrisi (wikipedia, 2024)

Sekil 3.13de 5.49 MeV alfa parcaciklarinin havadaki Bragg egrisi, sagda bir zirveye
sahip olup sola dogru kayik bicimde bir egri gortlmektedir. Bu radyasyon radonun
(*®Rn) bozunmastyla dretilir; menzili 4,14 cm'dir. Durdurma giicii burada yol

uzunluguna gore cizilmistir (Bragg Curves and Peaks, 2016) (wikipedia, 2024).

3.15 Lineer Enerji Transferi (LET)

Iyonlastiric1 bir radyasyon madde icinde LET ler ilerledikge birim mesafe (dE/dx)
basina enerji yok olusunun fonksiyonudur ve bagil biyolojik etkinlik
(RBE=Dreferans/Dhadron) ile korelasyon ilgisi bulunmaktadir. Isinim yaparak enerji
yok olma (Bremsstrahlung) etkilerini bulundurmadigi zaman durdurma gicline benzer
bir egilim gorilmektedir. Bagil biyolojik etkinlik degeri, belirlenmis bir biyolojik
durumu ayni derecede olusturan sogurulmus dozlarin orani kadardir. Doz dagilimlari
ayn fakat farkl ozellikte ve tirdeki isinimlarin mesafeler stiresince  lineer enerji
transferleri farkl: 6lgiide olmas:i sebebiyle biyolojik sonuclari da farklidir. LET ile
isinimlarin biyolojik etkisine katkis1 olumlu yondedir (Park, 2011).

Radyasyonun LET’i ile RBE’si arasinda dogru orantili bir iliski vardir. Yani LET 100
keV/um degerine ¢ikana kadar RBE degeri de artmis olur. Bu deger sonrasi ¢ok fazla

enerji toplanmasi sonucu RBE degerinde azalma gerceklesir (IAEA, 2010).
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Lineer enerji transferinde pargacigin atom numarasinin Karesi ile hizinin karesi
arasinda negatif bir iliski vardir. Sekil 3.14’de gorilen Uluslararasi Radyasyondan
Korunma Komisyon’una (ICRP) gore, LET'ye dayali olarak RBE'nin genel bir
yaklasimi olarak kalite faktorlerini gosteren bir hesaplama egrisidir. Sekil 3.15°de ise
C12 demetinin su hedef igerisinde LET hesaplamas: ve su referansina gore fiziksel

doza bagl derinlik grafigi gortlmektedir.
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Sekil 3.14: Lineer enerji transferi (Wikipedia, 2024)
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Sekil 3.15: Su hedefte derinlige gore doz dagilimi ve LET (Bachert P., 2016).
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3.16 Bagl Biyolojik Etkinlik (RBE)

Bagil biyolojik etkinlik ifadesi fotonlara karsi ¢ok yiiksek LET radyasyonlarinin
verimliliginin belirlenebilmesi icin tanimlanmig bir ifadedir. RBE, benzer biyolojik
etkiyi olusturmak icin referans olarak belirlenen foton i1sinin sogurulan dozunun, diger
herhangi bir radyasyonun mesela ¢ok yiiksek LET’li radyasyonlarinin sogurulan doza
orant olarak belirlenir. RBE, pargacigin tlrlne, enerjisine, dozuna, oksitlenme
derecesine, huicre ya da dokunun ¢esidine vb. durumlara gore farklilik gostermektedir.
RBE o6zellikle iyon 1s1n tedavisinde dnemli bir yere sahiptir (IAEA ve ICRU, 2008).
100 keV/um’lik LET’li bir radyasyonun RBE degeri de yiiksektir. Iyonlasma
yogunlugunda DNA c¢ift zincirinin kirilma ihtimalide yiksektir. X 1sinlart gok kiigik
RBE ‘ye sahiptir. DNA zincirinde hasarin olusabilmesi icin birden ¢ok iz olusumu
gereklidir.100 keV/um degerinden sonra LET degeri yukselse bile iyonlastirici
radyasyon daha kuglk bir RBE degerinin olusmasina sebep olur. Artan iyonlastirici
radyasyon birim doz basina daha az etki goéstermektedir fakat iz basina benzer etki
goOstermektedir (Hall, 2012).

Fotonlara (ya da Co® y-isinlarina) gore protonlar daha fazla yogunlasarak DNA
Uzerinde negatif etkiye neden olmaktadir. DNA onariminda bu durum, gerekli
hicrelerde 1,1’lik RBE’ye denk gelmektedir. Fotonlarin, protonlari, agir iyonlarin
RBE-LET egrisinin DNA’da biraktigi etkisi Sekil 3.16’te gortlmektedir (Willers,
2018).

Protonlar

| Agwr ivonlar

Rolatif Biyolojik Etkinlik (RBE)

1

0] 1 10 100 1000
Co60 LET (keV/um)

Sekil 3.16: Protonlarin, agir iyonlarin ve fotonlarin RBE-LET egrisinin DNA’da
biraktig: etkisi (Willers, 2018)
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3.17 Bragg Pik

Bazi parcaciklar; iyon demeti veya proton gibi parcaciklar dokulara ulastiklarinda
enerjilerinin tamamin1 hemen kaybetmezler, tanimlanan hedefe dogru ilerleyerek
birakirlar. Bu yontem kanser tedavileri icin bir avantajdir. Hem mesafe boyunca daha
az enerji olusmus hem de absorbe edilen dozun zirve degeri bragg pik olarak
adlandirilmigtir (Girdhani S ve ark., 2013).

Daha derin bir bolgedeki tumorlu bolge igin enerji dagilimi hesaplanmak istenirse,
cesitli enerjilerde mono enerjik bir demet kullanilir ve bragg pik dagilim egrisi
olusturulur. Bu sekildeki bragg pik egrisi yayilmis bragg pik (SOBP) isimlendirilir
(Armutlu, 2020).

Proton 1sinlari, bragg pik etkisi ile tamir ve daha yogun doz etkisi birakir. Ayrica
cevrede dokuya ¢ok az negatif bir etkiye sebep olurken, timdor bolgesinde yogun bir
doz etkisine sahiptir (wikipedia, 2024). Bu etki Sekil 3.17“de gortlmektedir.
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Sekil 3.17: Derinlige gore farkli enerji degerlerinde dokudaki doz etkisinde bragg
pik zirvesi (wikipedia, 2024)

3.18 Reziduel Cekirdeklerin Ozellikleri

Literattirde yapilan bir calismaya gore periferik gekirdek-gekirdek carpismalar: igin
ikili carpisma modeli uygulanmistir. Daha fazla nukleer parcalanmalar incelenmis,

nlkleer uyarim ile foton emisyonu azaltmak icin bir 6rneklem hazirlanmistir. Elde
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edilen sonucglar cekirdek-gekirdek carpismalarinda hedefle iliskili parcacik
olusumunun belirlenmesine yonelik etkiler incelenmistir. Agir iyon carpistiricilarinda
kalan cekirdek olusumu icin uygulanmustir. Ikili carpisma modelinin Monte Carlo
gerceklestirilmesine dayanarak, yuksek enerjili hadronniikleus etkilesimlerinde
hedefle iliskili parcaciklarin ve niikleer parcalarin Gretimi incelenir. Hedef ¢ekirdegin
icindeki disuk enerjili ikincillerin  olusum bolgesi intraniikleer kademesi
tartisilmaktadir. Cekirdek igi ikili carpisma isleminden sonra kalan cekirdeklerin
uyariima enerjilerini hesaplanir ve protonlarin, nétronlarin ve hafif parcgalar igin
yiksek enerjili fisyon icin modeller sunarak, hafif nlkleer pargalara bir Fermi
Parcalanma modeli uygulayarak bunlarin daha fazla pargalanmasi amaglanir.Sonuglar,
hedefle iligkili parcacik Uretimine iligkin verilerle karsilastirilir. Ayrica nikleer

parcalarin Gretimi igin kesitleri de hesaplanir.

Rezidiel ndkleidlerin eldesi igin kesitler, giines kozmik protonlarmin madde ile
etkilesiminin dogru bir sekilde modellenmesi igin temel nikleer niceliklerdir.
Svedberg Laboratuvari/Uppsala Universitesi'ndeki siklotron araciligi ile birgok
1sinlama deneyinde, ince-hedef uyarilma fonksiyonlarini tespit etmek icin 100 MeV'e
kadar proton enerji degerinde on alti degisik tlrden hedef parcacik arastirilmistir.
Rezidiiel nikleidler gama spektrometresiyle ve °Be ve 2°Al durumunda ise
hizlandirict kiitle spektrometresiyle dl¢tlmustir. Yapilan ¢alismada C, N, O, Mg, Al
ve Si gibi hafif hedef elementler igin sonuclar aciklanmistir ve ayrica 100 MeV ile 200
MeV arasinda p-enerjileri icin aliminyumdan °Be ve 2°Al tiretimi icin yeni kesitleri
de kapsamaktadir (Bodemann, R., Lange, H. J., Leya, I., Michel, R., Schiekel, T.,
Rosel, R.,, 1993).

3.19 Su Fantomu

Canli dokulara verilen hasari minimum seviyede tutmak igin insan viicudu ile benzer
nitelik ve 0zellikte trunlere ihtiya¢ olusmustur. Bu amagla 1960’l: donemlerde Fisher
ve Sneyder Monte Carlo radyasyon tasima bilgisayar program ile birlikte kullanmak
amaci ile yetiskin insani1 temsil eden fantom tasarlamiglardir. Basit sekilde gelistirilen
fantom bilgisayar hesaplamalarini kolaylastirmak icin secilmistir. Gelistirilen
fantomlar, ntikleer tibbin tan1 asamalarinda galismalarda hastalardaki doz dagilimlarini
hesaplayabilmek icin, Nukleer Tip Dernegi’nin Tibbi Dahili Doz Komitesi (MIRD)

tarafindan kabul edilmistir. Daha sonra zamanla bu fantomlar daha da gelistirilmistir.
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MIRD tari fantomlar olarak anmilmistir. Aslinda bu fantomlar vicut disindaki
kaynaklardan gelen radyasyonlarin hesaplanmasinda da kullanilmistir (Cristy, 1985).
Insan viicuduna ve anatomisine yakin, sekil, boyut, konum, yogunluk, madde ile
etkilesim acisindan yumusak dokuya yakin nitelikte bir tasarim olarak belirlenmistir
(Zuber, 2021).

Insan viicudunun 6zelliklerinde modelleme gelistirilirken, literatiirde mevcut olan
viicut organlarinin yogunluk ve element 6zellikleri 6nceden belirlenir. insan doku ve
organlari, sekil ve konumlari, Olglleri, tum insanlar igin ortak degildir, cesitlilik
olusabilmektedir. Bu sebeple radyasyon dozimetresinde organ dozlar1 hesaplanirken

ortalama bir viicut anatomisindeki fantomlar kullaniimaktadir (Erk I., 2016).

Literattrde taranan ¢alismada, insan dokusunun ortalama elementel bilesimini temsil
eden homojen bir bas fantomu modeli gelistirilmistir. Ortalama Insan Viicut
Kompozisyonu olarak adlandirilan bu model; normal, dehidrate ve asir1 hidrate olmak
uzere U¢ farkl hidrasyon durumuna karsilik gelecek sekilde, dokunun atomik
stokiyometrik yapisinda su icerigine bagli yeniden kalibrasyonlar uygulanarak
olusturulmustur. Protonlar (50-105 MeV) ve karbon iyonlar1 (30-210 MeV/u) igin
tedavi amach enerji araliklarinda, FLUKA-Flair Monte Carlo kodlar1 kullanilarak
Bragg zirvesi konumlari hesaplanmistir. Simulasyon sonuglari, su igerigindeki
degisimlerin parcacik menzilleri Gzerinde kicuk fakat anlamli sapmalara neden
oldugunu gostermistir. En yuksek enerji seviyelerinde, 105 MeV’lik protonlar igin
Bragg zirvesinde yaklasik 0.04 mm, 190 MeV/u’luk karbon iyonlari icin ise yaklagik

0.06 mm’lik bir kayma gozlemlenmistir (Redona lzairi-Bexheti ve ark., 2023).
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4. MATERYAL METOD YONTEMI

4.1 Hesaplama Araclarn

Radyasyonun maddeyle etkilesmesini bilgisayar ortaminda Monte Carlo (MC) kodu
ile arastirmak ve hesaplamalar i¢in bu tez c¢alismasinda Fluka Monte Carlo kodu
kullanilmigtir. Fluka kodu, linux igletim sisteminden kullanilmistir. Linux, serbestce
dagitimi yapilan ¢ok fonksiyonlu, birgok kullanicinin ayni anda kullanabildigi UNIX
igletim sisteminin bir ¢cesididir. Kaynak kodlar GNU tarafinca programlar kaynaklarla
beraber kullanicilara gonderilmektedir. Terminal Uzerinden kodlar yazilarak

kolaylikla kaynaklara erisim mimkun olmaktadir.

4.2 Hadron Terapide Monte Carlo Tekniginin Kullanim

Son yillarda, saglik fizigi alaninda Monte Carlo (MC) tekniklerinin popdilaritesi,
Ozellikle proton tedavisi i¢in hizla artmistir. MC simulasyonlari, 1sin hatti ve
ilerlemesinde aynintili ¢ozimler saglayarak klinik tesislerin tasarimi ve devreye
alinmasinda 6nemli araglar olarak kullanilmaktadir ve bitiin Proton Terapi Sistemini
simile etmek icin tercih edilmektedir (Paganetti H., 2004) (Allison J., 2006).

Monte Carlo teknikleri, fotonlarin ve parcaciklarin bireysel etkilesimlerinin olasilik
dagilimlarimi belirlemek igin temel fizik kurallarmi kullanir. Simile edilen pargacik
sayis1 arttikga, dagilimlarin tahmin dogrulugu da artar, ancak hesaplama siresi buna
bagl olarak uzar. Doz dagilimi, ortamda enerji birikimine neden olan iyonlastirici
olaylarin  hucrelerde birikmesiyle hesaplanir. MC, hesaplama sirasindaki
belirsizliklere ragmen hastada doz dagilimini hesaplamanin en dogru yontemidir. MC
simulasyonlu numune planlari, 6zellikle heterojen dokularin arayiizlerinde ve belirli
kosullar altinda partikil dengesizliginin olusabilecegi akcigerlerde doz hesaplama
dogrulugunu artirmistir (Khan M.F., 2014). Ayrica, MC ile simdle edilen 1sin verileri,
klinik ticari tedavi planlama sistemlerine girdi verileri olarak kullanilabilir (Classie B.,
2012). Bu, Proton Terapi sisteminin devreye alma verimliligini blyuk o6lclde

artirabilir.

Bir baska Monte Carlo kodu olan GATE, dinyanmin 0nde gelen tibbi fizik
laboratuvarlarinin is birligiyle gelistirilmis, Geant4 kod kitiphanelerini kullanarak

saglik fizigini simule eden agik kaynakli bir yazilimdir. Modelleme, optimizasyon ve
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algoritma dretimi igin verimli bir sekilde kullanilan GATE, ROOT, ASCII, ECAT7 ve
LMF gibi ¢ikti formatlarini destekler.

Geant4, parcaciklarin madde iginden gecisini ve madde ile etkilesimlerini modellemek
icin kapsamli bir yazilim paketi saglayan bir aractir. Geant4, karmasik geometrileri
verimli sekilde isleyebilir ve cesitli arabirimler araciligiyla geometri ve parcacik
izlerinin gorsellestirilmesine olanak tanir. Uygulama alanlari, yiksek enerji fizigi, tip

ve uzay bilimleri ile nukleer ve hizlandirici fizigi kapsar (Agostinelli S., 2003).

Proton 1sin hattin1 simile etmek ve similasyon verilerini deneysel verilerle
karsilastirmak icin Geant4 simtilasyon programi kullanilarak yakin zamanda yapilmis
calismalar vardir. ilk ¢alisma, Hong Qi Tan ve arkadaslar: tarafindan, 2020 yilinda
Singapur'da agilmas: planlanan yeni bir Proton Terapi Merkezinin 6n hazirlig: igin
GEANT4 arag seti ve MC similasyonlar: kullanilarak yapilmistir (Tan H.Q., 2018).
Farkli enerjiler igin simulasyonda olgllen verilerin enerji araligi karsilastirmasini
gOstermisler ve verilerin uyumlulugunun goézlendigini gostermistir. Shane Mesko ve
Daniel Gomez tarafindan yayinlanan ikinci bir ¢alisma, erken evre, lokal ileri evre,
niiks ve postoperatif NSCLC radyasyonu gibi farkli evrelerde kiigik hucreli dist
akciger kanseri olan hastalar icin tedavi secgenekleri, proton dozlari ve sonuglarinin

g0zden gegirilmesidir (Mesko S., 2009).

Cirone ve arkadaslar: tarafindan hazirlanan g¢alismada, 10-62 MeV enerji araliginda
farkli malzemelerden (su, aliminyum, bakir ve PMMA) elde edilen proton araliklarini
ve Bragg piklerini bildirmistir (Cirrone G.A.P., 2003). Cirone ve arkadaslar: tarafindan
yapilan baska bir calisma, CATANA adl ilk italyan protonterapi tesisinde 62 MeV'lik
bir enerji kullanilarak farkl streclerdeki okiler melanom lezyonlar: olan hastalarin
tedavisi takip edilmektedir. On sonuclar, siirh takip siiresine ragmen literatiirde
bildirilen hadronlar yoluyla melanom tedavisine ¢ok benzerdir ve dngorilere kiyasla
smirli akut ve subakut toksisite ve gorsel sonug ile yiksek bir timdor yaniti yizdesi
goOstermistir (Cirrone G.A.P., 2003).

Yapilan bir calismada, similasyonda tanimlanan proton kaynagindan gelen proton
demeti kullanilarak, organlardaki doz dagilimi gosterilmeye calisiimistir. Proton
kaynagi olarak 'Pencil Beam Scanning' (PBS) isinlari kullanilmistir. Kalem 1simi
taramast hem geleneksel hem de Yogunluk Modilasyonlu Proton Terapisi (IMPT)

yontemi icin mukemmel ve uygun bir proton s verme yontemidir. En blyuk
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avantaji, sacilma folyolari, alan acikliklar: ve fiziksel menzil kompansatorleri gibi
ekipman gerektirmemesi ve sonraki alanlarin tedavi odasina girmeye gerek kalmadan
otomatik olarak iletilmesidir (Khan M.F., 2014).

4.3 Monte Carlo Simulasyonu

Monte Carlo simulasyonlari, radyoterapiyi tercih eden hastalarin butlin vicuttaki doz
miktarmin belirlenmesinde kullanilmaktadir. Bu similasyonlar hem dogru hem de
detayli dozimetrik sonuclar vermektedir. Bu simulasyon, herhangi bir problem
geometrisinin Uzerine yerlestirilmis dikddrtgen, silindirik veya kiresel bir bolum
Uzerinde parcacik, doz, aki veya diger olctimlerin grafik seklinde elde edilen tekniktir
(Zhang, 2013).

4.4 Fluka

Fluka, genel olarak parcacik tasinmasi ve madde ile etkilesimlerinin hesaplanmasina
yonelik genis bir uygulama yelpazesine sahip bir hesaplama aracidir. Uygulama
alanlart arasinda hizlandirict korumasi, hedef tasarimi, kalorimetri, aktivasyon,
dozimetri, dedektor tasarimi, hizlandirici sistemler, kozmik isinlar, radyoterapi ve fizik

uygulamalar: bulunur.

Fluka, Monte Carlo programi olarak bilinir. Bu program, parcacik transportu ve
parcaciklarin madde ile etkilesimlerinin sonuclarimi modellemek icin gelistirilmistir.
Kullanim amaglari farklilik gosterebilir. Program Fortran dilinde yazilmis olup, Linux
igletim sisteminde calistirilabilir. Kalorimetri, aktivasyon, dozimetri, proton ve
elektron hizlandiricilarinin zirhlanmasi, hedef tasarimi, dedektor tasarimi, hizlandirici
strticu sistemleri, notron fizigi, radyoterapi ve kozmik sinlar gibi pek ¢ok uygulama

alanina sahiptir (Battistoni, 2015).

Fluka, pargacik transportu ve parcaciklarin madde ile etkilesimlerini hesaplamak igin
tasarlanmis ¢cok amagli bir Monte Carlo programidir. 1962 yilinda J. Ranft ve H.
Geibel tarafindan hadron demetleri igin bir similasyon kodu olarak baslamistir.
1970'te, FLUKA ismi (FLUktuierende KAskade) verilmistir. 1989'da A. Fasso
(CERN) ve J. Ranft (Leipzig) ortakliginda INFN'de (National Institute of Nuclear
Physics) gelistirme calismalar: yapilmistar.
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Fluka'nin tasariminda ve gelistirilmesinde en buyuk oncelik her zaman saglam ve
modern fiziksel modellerin uygulanmas: ve gelistirilmesi olmustur. Mimkin
oldugunda mikroskobik modeller benimsenir, tim reaksiyon adimlar: ve reaksiyon
tirleri arasinda tutarlilik saglanir, her adimda korunum yasalar: uygulanir, sonuglar tek
etkilesim duzeyinde deneysel verilere goére kontrol edilir. Sonug¢ olarak, tim
enerji/hedef/mermi kombinasyonlart igin sabitlenen minimum sayida serbest
parametre seti ile nihai tanminler elde edilir. Bu nedenle, 6zellikler ve 6lgeklendirme
yasalarmin yani sira karmasik durumlardaki sonuclar, temeldeki fiziksel modellerden
dogal olarak ortaya cikar, hicbir deneysel verinin dogrudan mevcut olmadig:

durumlarda 6ngorulebilirlik saglanir ve aradaki korelasyonlar korunur.

Fluka, proton ve elektronlarin dahil oldugu 60 farkl: pargacigin madde ile etkilesimini
yuksek guvenilirlikle simile edebilir. 100 eV-1 keV'den binlerce TeV'ye kadar
fotonlar ve elektronlar, 20 TeV'ye kadar ndétrinolar, herhangi bir enerjiye sahip
muonlar ve hadronlar dahil pargaciklarin yayilmasini simile edebilir. Hatta en fazla,
Fluka ile DPMJET koduyla kullanarak 10 PeV enerji seviyesindeki tim
antipartikaller, notronlar ve agir iyonlar simile edilebilir. Program ayrica polarize
fotonlar1 (6rnegin, sinkrotron radyasyonu) ve optik fotonlar: da tasiyabilir. Kararsiz
cekirdeklerden yayilan radyasyonun zaman gelisimi ve takibi c¢evrimici olarak
gerceklestirilebilir.

4.4.1 Fluka’mn tarihsel gelisimi

1990 yilinda, MCNPX Monte Carlo kodunun ylksek enerji fizigi bolimunde yer
almast ile FLUKA'min kullanimi baslamistir. 1993 yilinda GEANTS3 ile (sadece
hadronik kismi) bir arayiz tamimlanmis, ancak bu araylz sonraki FLUKA
gelisimlerini takip etmemistir ve kullanilmamistir. 2002 yilinda FLUKA, INFN'nin
(National Institute of Nuclear Physics) bir projesi olmustur. Bu projenin temel hedefi,
kodu daha kapsamli hale getirmek ve dozimetri, medikal fizik, radyobiyoloji gibi
uygulama alanlar: i¢in kullanigli hale getirmektir. INFN projesi, CERN ve Houston
Universitesi'nin is birligi ile yuritulmektedir. 2003 yilinda INFN-CERN projesi

baslamis ve bu proje kapsaminda gelismeler devam etmektedir.

FLUKA, fotonlarin gift olusumu, acgisal ve enerji dagilimlar: (ayn1 zamanda muon ¢ift
olusumu), fotoelektrik etki, acisal dagilim, fliioresans etkileri, Compton ve Rayleigh

sacilmasi, atomik baglar ve polarizasyon, foto-niikleer etkilesmeler (ayn1 zamanda
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muonlar igin) gibi caligmalar: simile etmektedir. En disuk tasima sinir1 fotonlar igin
1 keV'dir. Birincil fotonlar igin Onerilen minimum enerji degeri ise 5 ile 10 keV
arasinda kalr.

4.4.2 Esnek olmayan hadron nikleer etkilesimler igin fluka

Fluka hadron-nukleon etkilesim modelleri, birkag GeV'nin altindaki rezonans uretimi
ve bozunumuna ve yukaridaki Dual Parton modeline dayanmaktadir. Hadron-gekirdek
etkilesimlerinde de iki model kullaniimaktadir. Her iki moduilii de denge suregcleri takip
eder: buharlasma, fisyon, Fermi parcalanmasi, gama uyariminin giderilmesi gibi
sureclerdir. Fluka ayrica fotonukleer ve elektronniikleer etkilesimleri (Vektor Mezon
Baskinligi, Delta Rezonansi, Yari-Dotoron ve Dev Dipol Rezonansi ile tanimlanan),

fotomuion Gretimini ve elektromanyetik ayrismayi simule edebilir.

4.4.3 Geometri

Verimliligin, dogrulugun, tutarliligin ve esnekligin bir araya gelerek cok etkili
sonuclar verdigi kodun bir parcasi da FLUKA geometrisidir. Kombinasyonel
Geometri paketinden tiretilmis olup tamamen yeniden yazilmistir. Ozellikle manyetik
alanlarda ykli parcaciklarin tasinmasina 6zel énem verilerek tamamen yeni, hizl bir

izleme stratejisi gelistirilmistir.

4.4.4 Tasima

Y uklu parcaciklar igin yogunlastirilmis gegmis takibi yapalir.
4.4.5 Zaman kesintisi

Dusuk enerjili notron sagilmas: igin efsane agisal genisleme yukli pargaciklarin
manyetik ve elektrik alanlarda tasinmasi gergeklestirilir. Cizelge 4.1 enerji tasima

limitlerine gore parcaciklara ait Fluka verilerini gostermektedir.
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Cizelge 4.1 : Enerji tasima limitlerine gore parcaciklar

Parcaciklar ikincil Parcaciklar Birincil Pargaciklar
Y ikl hadronlar 1 keV-20 TeV (1) 10 keV-20 TeV
Notronlar termal-20 TeV (1) termal-20 TeV
Antinétronlar 1 keV-20 TeV (1) 10 MeV-20 TeV
Muonlar 1 keVV-1000 TeV 100 keV-1000 TeV

70keV-1000TeV/(low-Z

Elektronlar 1 keV-1000 TeV meterials)

150keV-1000TeV (hi-Z
meterials)

Fotonlar 100 eV-1o0000 TeV 1 keV-10000 TeV
Agir Tyonlar 10000 TeV/n 10000 TeV/n

4.5 FLUKA Giris Segeneklerinin Agiklamasi

Fluka'da girilebilecek 90'dan fazla secenek anahtar kelimesi mevcuttur.Bazi
komutlarin agiklamas: alfabetik siraya gore verilir. Hesaplamalarda CERN dagitimi
olan Fluka(4-4.0) versiyonu kullaniimistir.

4.5.1 Temel komutlar

CGogu Fluka komutu istege baglidir ve bunlardan herhangi biri kullanilmazsa uygun bir
varsayilanlar kiimesi saglanir. Bununla birlikte, incelenecek problemin anlaml: bir
tanimini saglamak icin neredeyse her zaman birka¢ komuta ihtiya¢ duyulur. Genel
olarak bir problemin tam olarak belirlenebilmesi icin radyasyon kaynagi, geometrik
dizen, materyaller, istenen sonuglar gibi wunsurlarin tanimlanmasi gerekir.
Parametrelerin ayarlanmasi, dogruluk, kosullar ve genel olarak hesaplamanin nasil
yapilacagina iliskin programa teknik direktifler belirlenir. Bu dzelliklerin timu igin
Fluka'da varsayilanlar saglanmistir, ancak bu 6gelere iliskin kaynagi, geometriyi ve
malzemeleri tanimlamak i¢in kullanilan birka¢ komut, pratik olarak her zaman giris

dosyasinda mevcuttur.

Bu Ozelliklerle ilgili olarak, kullanicinin c¢esitli radyometrik miktarlarin tahminini
istemek igin gesitli secenekleri vardir. Elbette herhangi bir sonug istemeden programi
calistirmanin fazla bir anlam1 yoktur, ancak girdi hazirlama asamasinda herhangi bir
hesaplama komutu olmadan birka¢ calistirmanin yapilmas: oldukga yaygindir. Bu
bahsedilen Ozelliklere iliskin spesifikasyonlar: igeren tipik bir minimum girdi yine de
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bazi yararl bilgiler tretecektir. Standart Fluka ¢iktisina bakildiginda, kullanici gesitli
tutarlilik kontrolleri yapabilir ve nihai istatistiklerden ve enerji dengesinden soruna
iliskin daha iyi bir fikir edinebilir.

Sorun tanmminin  son kismi  Onemlidir ancak ¢ok saglam varsayilanlarla
desteklenmelidir. Cogu durumda, kullanicinin tek kaygisi dogru varsayilanlar
kiimesinin secilmesi olmalidir. Ancak, 6rnegin elektron hizlandirici radyasyon
korumas: icin fotonikleer reaksiyonlarin talep edilmesi gibi agik ayar komutlar

gerektiren bazi uygulamalar vardir.

4.5.2 Radyasyon kaynagmin tanimi

En basit parcacik kaynagi noktasal, tek enerjili ve tek yonlidur, yani bir "pargacik
ismidir”. Daha sonra tam olarak agiklanacak olan BEAM secenegi, parcacik tipini ve
momentumunu (veya enerjisini) tanimlamak icin kullanilir. Istenirse bu secenek ayn
zamanda bir enerji yayilimimni, bir 1sin profil seklini ve bir agisal sapmayi da
tanimlayabilir. Bununla birlikte, son iki dagilim pozitif z yonune yonlendirilmis bir
isinla smarhidir: keyfi bir 1s1n yonu igin sapmayi ve isin profilini tanimlamak igin,
BEAMAXES secenegi araciligiyla bir 1sin referans gergevesi tammlamak gerekir.
BEAM ile bildirilen enerji, program tarafindan kesit tablolarmi ve diger enerjiye
bagimli dizileri baslatmak igin kullanilir; bu nedenle, bir kullanict rutini araciligiyla
daha karmasik bir kaynak tanimlandiginda bile bu komut her zaman mevcut olmalidir.
Parcacik baslangic noktasi ve yonu BEAMPOSIt segenegi araciligiyla bildirilir.
BEAMPOSIt mevcut degilse, 1s1n parcaciklarmin 0., 0., 0. koordinatlarinin orijininden
basladig1 ve z ekseni boyunca yonlendirildigi varsayilir. Baslangi¢ noktasinin bir
smirda olmamas: veya bir kara delik bolgesinin icinde olmamas: 6énemlidir. Cogu
durumda, gercek hedefin yukari akiginda vakumla baslamak uygun olabilir.
BEAMPOSIt ayrnica uzayda genisletilmis kaynaklari (kdresel, silindirik vb.)
tanimlamak icin de kullanilabilir. Hem BEAM hem de BEAMPOSIt komutlari,
START komutundan 6nce giris dosyasinda herhangi bir yere yerlestirilebilir.

SPECSOUR komutuyla senkrotron radyasyon fotonlari, kozmik isinlar, garpisan

isinlar tarafindan dretilen pargaciklar gibi bazi 6zel pargaciklar: tanimlanabilir.

Daha karmasik oOzelliklere sahip parcacik kaynaklari (enerji, uzay, agi, zaman

acisindan keyfi dagilima sahip ve hatta birden fazla pargacik tirl igeren) kullanici
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tarafindan yazilan bir alt program olan SOURCE ile tanimlanabilir. Bunu gagirmak

icin giriste SOURCE komutunun bulunmas: gerekir.

4.5.3 Geometrinin agiklanmasi

Fluka tarafindan kullanilan Kombinasyonel Geometri, cisimler ve bolgeler olmak
uzere iki 6nemli kavrama dayanmaktadir. Bunlardan ilki, birinci veya ikinci dereceden
yizeylerle sinirlandiriimig kapali kati cisimler (kiireler, paralel yizliler vb.) veya yari
sonsuz uzay boélimleridir (yarim uzaylar, sonsuz silindirler). Kullanic, ilgilenilen
alanin bolgelere, yani tek bicimli malzeme bilesimine sahip hiicrelere tam olarak
bolunmesini gergeklestirmek icin govdeleri boolean islemleriyle (toplama, kesisim ve
¢ikarma) birlestirmelidir. Disaridan kapal bir cisimle tanimlanan ilgi alan: iginde her
noktanin tek bir bolgeye ait olmasi gerekir. Kendi formati ve kurallari olan geometri
aciklamasina yonelik giris, bir GEOBEGIN ve bir GEOEND Kkart1 arasinda yer
almahdir. Bu iki kart normal FLUKA giris s6z dizimini takip eder. GEOBEGIN
komutunun sundugu bir secenek de geometri girisini ayr1 bir dosyadan okumaktir.
GEOEND komutu, her zaman siddetle tavsiye edilen bir kontrol olan geometri hata

ayiklayicisini gagirmak icin de kullanilabilir.

4.5.4 Fluka geometri referans gercevesi

Fluka geometrisi ve tim parcaciklar i¢in uzay koordinatlar: ve bunlara karsilik gelen
ifadeler kartezyen referans cergevesine dayanmaktadir. Cergevenin orijini (0, 0, 0) ve
uc dikey eksenin yonu kullanict tarafindan keyfi olarak secilebilir, ancak varsayilan
olarak bir parcacik isinina ve onun uzay ozelliklerine (agisal sapma, enine profil,
polarizasyon) de baghdir. BEAMAXES komutu araciligiyla farkli bir igin yoni
belirtilebilir.

Ayrica bazi sayisal degerler icin USRBIN komutuna bakmak gerekir. Referans
eksenlerine paralel aglar olarak tammlanir. Benzer sekilde, bazi geometrik cisimler
(duzlemler, paralel yizliler, sonsuz silindirler) eksenlere gore yodnelimleriyle
tanimlanir. Ancak ROT-DEFIni ve ROTPRBIN komutlar: tarafindan tanimlanan roto-
translasyon dontsumleri, kullanicinin eksenlere gore keyfi yonelimle gruplamalar: ve

geometrik govdeleri girmesine olanak tanir.
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4.6 Malzemeler

Fluka’daki malzemeler bir isimle (8 karakterlik bir dize) ve bir sayiyla veya malzeme
indeksiyle tanimlanir. Her ikisi de 6rnegin bdlge numaras: ile malzeme numarasi
arasinda veya malzeme ad1 ile notron kesit adi arasinda yazismalar olusturmak igin
kullanilir. Bazi malzemeler zaten dnceden tanimlanmistir. Varsayilan adlari, indeks
numaralari, yogunluklari, atom numaralari ve atom agirliklariyla birlikte mevcut
onceden tanimlanmis malzemeyi icerir. Kullanict bunlardan herhangi birine oldugu
gibi basvurabilir veya onu yeni bir numara, ad ve diger 6zelliklerle gecersiz kilabilir
veya yeni bir malzeme tanimlayabilir. Son iki durumda, yeni malzeme tanimi
MATERIAL Kart secenegi ile yapilir. Malzeme tek bir element veya izotop degil de
bir bilesik, karisim veya alasim ise, atomik bilesimini belirtmek igin gerektigi kadar
kartla genisletilen bir COMPOUND komutuna ihtiya¢ vardir. Malzeme ve bilesim
arasindaki uygunluk, MATERIAL ve COMPOUND kartlarinda ayn: ad kullanilarak
ayarlanir. Duslk enerjili ndtron tasinmasi isteniyorsa malzeme adlarinin keyfi olarak
atanamayacagin1 ancak FLUKA kesit kitapliginda mevcut adlardan biriyle eslesmesi

gerektigini unutmamak gerekir.

Cesitli bolgelerine atanacak tum malzemeler tamimlandiktan sonra (ya acikca
MATERIAL ile ya da 6nceden tanimlanmis listede ortilu olarak), karsilik gelen bir
malzeme indeksi ayarlayarak her bdlgenin hangi malzemeden yapildigini1 belirtmek
gerekir. Bolge numarasi ASSIGNMALt komutuyla yapilir. ASSIGNMAt komutu ayni
zamanda bir veya daha fazla belirli bolge icinde bir manyetik alanin mevcut oldugunu
belirtmek icin de kullanilir: bu durumda, sabit bir manyetik alanin veya asagida
aciklandigi gibi bir kullanici rutini tarafindan tanimlanan karmasik bir alanin
yogunlugunu ve yonuni belirlemek igin bir MGNFIELD komutuna ihtiyac vardir.
Pratikte en az bir ASSIGNMAt komutunun her zaman mevcut olmas: gerektigini
unutulmamalidir. Daha az yaygin olan bir girdi kart tiri LOW-MAT secenegiyle
ayarlanir. Varsayilan olarak, bir malzeme ile dlsuk enerjili bir nétron tesir kesit seti
arasindaki yazisma isimle belirlenir, ancak bazi durumlarda bu yapilamaz, 6rnegin iki
farkli malzeme ayn tesir kesit setini paylastiginda veya iki kesit seti birbirine sahip
oldugunda LOW-MAT secenegi farkli bir yazigma ayarlamak icin kullanilabilir.
Malzemelerin tanimina iliskin bir diger Fluka secenegi ise MAT-PROP'tur. Cesitli
amaclar icin kullanilir: g6zenekli, homojen olmayan veya gaz malzemeleri

tamimlamak, varsayilan ortalama iyonizasyon potansiyelini gegersiz kilmak, DPA
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hesaplamalar: igin bir esik enerjisi ayarlamak ve parcaciklar bir ortamda tasindiginda

Ozel bir kullanici rutinine gagr talep etmek igin kullanilir.

4.7 Mevcut Giris Segeneklerinin Agiklamasi

4.7.1 Assignmat

Bolge indeksleri (veya adlari) ile malzeme indeksleri (veya adlari) arasindaki
yazigmay: tanimlar. Ayni zamanda manyetik ve/veya elektrik alanlarina sahip
bolgeleri de tamimlar. Radyoaktif bozunma trnlerini tagirken bolge materyalini segici
olarak baska bir materyalle degistirme (ve/veya olasi alanlari agma/kapama) olasiligi
vardir. Farkli bir malzemeye gegcilen bolgelerden kaynaklanan radyoaktif bozunma
urtinleri goz ard: edilir. Bu, karmasik bir ortamda etkinlestirilmis bir nesnenin

emisyonlarinin bagimsiz olarak degerlendirilmesi gereken durumlar igin faydahdir.
4.7.2 Beam

Cesitli 151n demeti Ozelliklerini tanimlar. Bu bolum pargacik turd, enerji, sapma ve
profili gibi 6zellikleri kapsar.

4.7.3 Dcyscore

Belirli tahmin edici tlrindeki segilen numarali dedektorlerini, kullanici tanimh
bozunma streleriyle veya birlesik hizli bozunma parcacik ile iligkilendirir. Kaynak

radyoaktif bir izotop oldugunda numara gereklidir.

4.7.4 Dcytimes

Isinlamanin bitiminden sonra radyoaktif Griin hesaplanmasi icin bozunma strelerini
tanimlar.

4.7.5 Defaults

Bu kart belirli tirde hesaplama sonuclari icin uygun Fluka varsayilanlarini
ayarlamaktadir. Herhangi bir DEFAULTS Kkartt verilmemigse kod, NEW-
DEFAULTS'lara sahip bir kart verilmis gibi davranir.

4.7.6 Discard

Bu kart genellestirilmis parcacik turlerini tanimlamaktadir. Hesaplamalarda atilacak

veya g0z ard: edilecek (yani tasinmayacak) parcacik tirlerini tanimlamaktadir.
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4.7.7 Resnuclei

Bolge bazinda olusan cekirdeklerin dagilimimi tammlar. Yani belirli bir bolge
hacminde belirli bir reaksiyonlar yoluyla olusabilecek artik cekirdek Uretimini
hesaplamaktadir.

4.7.8 Usrbin

Geometriden bagimsiz olarak diizenli bir uzaysal yapidaki (binning dedektori) cesitli
niceliklerden birinin dagilimin1 puanlar. Anlamin bir uzantisi olarak, bolge
gruplamalari ve 0Ozel kullanici tanimli gruplamalar da tamimlanir; burada terim,

mutlaka diizenli veya geometriden bagimsiz olmayan bir dedektor yapisini belirtir.

4.7.9 Title

Calismanin bashigint yani girdi dosyasinin basligini tanimlar. Konunun basligi ve
kapsami bu kartta belirtilmelidir. Yalnizca bir baslik mevcut olabilir; birden fazla
baslik verilmisse yalnizca sonuncusu korunur. Baslik, standart ¢iktinin ve her tahminci
¢iktisinin Ust kisminda yazdirilir. Baslik verilmesi zorunlu degildir ancak mevcut
kosunun tanimlanmasi agisindan tavsiye edilir. Baslik verilmesi zorunlu degildir ancak

mevcut inputun tanimlanmasi agisindan tavsiye edilir (FLUKA, 2024).

4.8 Su Fantomu I¢in Tasarmmin Geometrik Yapisi

Dogru ve kesin hadron terapi tedavi planlarimin yapilabilmesi igin, cesitli fantomlar
kullanilabilir. Doku ortaminda hadron terapi benzetimini yapmada insan viicudunun
dortte GgU su icerdiginden parcacik iletimini su fantomunda yapmak pratiktir.
Hadronlarin ve parcaciklarin derin doz dagilimlarinin su veya benzeri bir durdurucu

ortamdaki profilleri Gnemlidir.

Simulasyon ortaminda fantom olarak su hedef simtlasyon sistemi olusturulmustur. Bu
simulasyonun olusturulmasindaki amag¢ vicudumuzun %75 “inin su ile kapl: olmasi
ve canlya ait doku ile su hedefin uyumlu olmasidir. Tasarimda kullanilan su hedefe
ait geometrinin gorseli Sekil 4.1°de gosterilmektedir. Su hedefe ait kip seklindeki
geometri (30x30x30 cm?®) inputta tanimlanan bilgilere gore olusturulmustur. Sekil
4.1’e gore (0; 0; -15) konumundaki kaynak demeti ile su hedef isinlanmastir.
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Sekil 4.1 : Su hedefe ait geometri

Sekil 4.2’de similasyon ortaminda tasarlanan su hedefe ait input gdsterilmektedir. Bu
input’daki veriler Fluka manuel bilgileri dikkate alinarak hazirlanmistir. Inputta
hedefe ait materyaller, enerji degerleri, doz degerleri 1sinlama siresi gibi bircok
verinin yer aldig bilgi kartlari olusturulmustur. Input x;y;z kartezyen koordinat

sistemine gore hazirlanmigtir.

7:0.0

200

z 00
H2: 100 —=

4.9 Akciger Hedef Icin Tasarimin Geometrik Yapisi

Simulasyon ortaminda inputta tanimlanan 6zelliklerle uyumlu olacak sekilde Sekil
4.3’de akciger hedefe ait geometri (x;y;z eksenlerine gore) olusturulmustur. Bu
geometride yesil renk ile gosterilen kisim (parabole benzeyen) akciger bolgesini,

beyaz renk ile gosterilen kisim vakum kismini, siyah renk ile gosterilen kisim ise
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blackbody olarak ifade edilen bos bdlgeyi (blackbody) yani vakumun disinda kalan
kisim olarak inputta tanimlanmis olup bu kisim blackbody olarak ifade edilmistir. Bu
geometriye gore akciger hedef bolgesinde sag ve sol akcigerleri yesil bolgede cizilerek
ifade edilmistir. Ayrica bu bolgede Sekil 4.3°de gorulen merkezi (0; 0; 5) noktasinda
yarigapt 1 cm olan kire seklindeki timorin karbon-12 demeti ile 1sinlanmasinin
gerceklestigi gosterilmektedir. Sekil 4.4°de ise akciger hedefe ait (x,z) koordinat
dizleminde input gorseli gosterilmektedir. Bu gorselde akciger hedefin 6zelligini
aciklayan gerekli tum bilgiler inputta verilmistir.

20 40 5O B0

3% BEAM Beam: Energy v E0:2 Part: HEAVYION v
Ap: Flat v Ap Ad: Flat v Ad

Shape(X): Rectangular v = Ax Shape(Y): Rectangular v Ay
22 HI-PROPE 2:6 A: 12 som
% BEAMPOS x: -15.0 y: 0.0 z:5.0

cosx: 1 Type: POSITIVE v

2 IONTRANS : HEAVYION v
© GEOBEGIN Option: v

try: v Out: v Fmt: COMBNAME v

ellipsoid OneLung [Lungl [union Lungl [Lung [subtraction Lung [/LungVolume]] Boolean: First]] Boolean: First]

& QUA OneLung Cxx: 0.05977 Cyy: 0.020525283043653 Czz: 0.002367970826599

Cxy: 0 Cxz: 0 Cyz

Cx: 0 Cy: 0 Cz:0

C:-1.0

ellipsoid OneLung [Lungl [union Lungl [Lung [subtraction Lung [/LungVolume]] Boolean: First]] Boolean: First]
L XYP OnelLungl 2. 0.0
ellipsoid OneLung [Lungl [union Lungl [Lung [subtraction Lung [/LungVolume]] Boolean: First]] Boolean: First]
J XYP OneLung2 2:20.55
ellipsoid OneLung [Lungl [union Lungl [Lung [subtraction Lung [/LungVolume]] Boolean: First]] Boolean: Second]
Z QUA Onelung3  Cxx: 0.059779652201983 Cyy: 0.020525283043653 Czz: 0.002367970826599

Cxy: 0 Cxz: 0 Cyz: 0

nnnnnnnnnnnnnnn n -0

Sekil 4.4 : Akciger hedefe ait 6rnek input.

Sekil 4.4’de gosterilen akciger hedefe ait input gorselinde yer alan veriler Fluka
manuel bilgileri dikkate alinarak hazirlanmistir. inputta akciger hedefe ait materyaller,
enerji degerleri, doz degerleri 1sinlama stresi gibi bir¢ok verinin yer aldigi bilgi
kartlart olusturulmustur. Akciger hedefe ait materyallerin kiitlece yiizde bilesenleri
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Cizelge 4.2°de gosterilmektedir. Bu cizelgede farkli element ve izotoplara ait atom
fraksiyonlarmin ve atom yogunluklarmin degerleri ifade edilmistir. Simulasyon
programinda gercege yakin veriler kullanilarak akciger organi ile uyumlu bir ortam ve

bu dokuda tumorli bir bolge tasarimi yapilmstir.

Bu calismada akciger kanserine farkl: bir bakis agis1 kazandirmak ve akciger kanserine
care olmasi amaciyla yetiskin erkek birey igin bir model simiilasyonda tasarlanmstir.
Model i¢in yaricapi 1 cm olan kire bigiminde akciger bdlgesinde mevcut bir timor
hedef belirlenmistir. Bu geometri icin kartezyen koordinat sistemi Uzerinde
calisilmigtir. Bolgedeki hedefe C12 atomu gdnderilerek, farkli enerji degerleriyle
isinlanmigtir. Daha sonra, farkli enerji degerleri igin timor hedef Gzerindeki Bragg
etkisinin sonuglarimi gérmek icin, parcacik basina MeV enerji seviyelerine gore Bragg
pik egrileri ¢izilmistir.
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Cizelge 4.2 : Akciger Hedefe Ait Materyallerin Kutlece Yzde Bilesenleri

Akciger Hedefe Ait Materyallerin Kutlece Yuzde Bilesenleri
izotopik  Agirlik Fraksiyonlari Atom Fraksiyonlari Atom Yogunluklari

H1 1001 -0.101251 1001 0.633054 1001  0.063527
H2 1002 -0.000023 1002 0.000073 1002  0.000007
C 6000 -0.10231 6000 0.053676 6000 | 0.005386
N14 7014 -0.028538 7014 0.012842 7014  0.001289
N15 7015 -0.000112 7015 0.000047 7015 | 0.000005
016 8016 -0.755021 8016 0.297442 8016  0.029848
o17 8017 -0.000306 8017 0.000113 8017  0.000011
018 8018 -0.001746 8018 0.000611 8018  0.000061
Na23 11023 | -0.00184 11023 | 0.000504 11023 0.000051
Mg 12000 -0.00073 12000 0.000189 12000 0.000019
P31 15031 -0.0008 15031 0.000163 15031 0.000016
S 16000 -0.00225 16000 0.000442 16000 0.000044
CI35 17035 -0.001988 17035 0.000358 17035 0.000036
Cl37 17037 -0.000672 17037 0.000115 17037 0.000012
K 19000 @ -0.00194 19000 0.000313 19000 0.000031
Ca 20000 -0.00009 20000 0.000014 20000 0.000001
Fe 26000 -0.00037 26000 ' 0.000042 26000 0.000004
Zn 30000 -0.00001 30000 0.000001 30000 O
Element

H 1000 -0.101278 1000 0.633127 1000 0.063534
C 6000 -0.10231 6000 0.053676 6000 | 0.005386
N 7000 -0.02865 7000 0.012889 7000  0.001293
O 8000 -0.757072 8000 0.298167 8000 | 0.029921
Na 11000 -0.00184 11000 0.000504 11000 0.000051
Mg 12000 @ -0.00073 12000 0.000189 12000 0.000019
P 15000 -0.0008 15000 0.000163 15000 0.000016
S 16000 @ -0.00225 16000 0.000442 16000 0.000044
Cl 17000 -0.00266 17000 0.000473 17000 0.000047
K 19000 @ -0.00194 19000 @ 0.000313 19000 @ 0.000031
Ca 20000 -0.00009 20000 0.000014 20000 0.000001
Fe 26000 -0.00037 26000 ' 0.000042 26000 0.000004
Zn 30000 -0.00001 30000 0.000001 30000 O

(Compendium of Material Composition Data for Radiation Transport Modeling, 2021)
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5. BULGULAR

5.1 Su Hedefe C12 Demeti ve Proton Parcacigimin Isinlanmasmin Sonuglan

Karbon demetinin ve proton pargaciginin su hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla
200 MeV/u ile 400 MeV/u arasindaki enerjiye sahip C12 karbon demeti ve proton
parcaciklar: su hedefe gonderilmis ve sonuglari incelenmistir. Yapilan ¢alismada her
50 MeV/u enerji deger artisinda farkli bragg pik zirveleri elde edilmistir. Sekil 5.1°e
gdre 200 MeV, 250 MeV, 300 MeV, 350 MeV ve 400 MeV’lik enerji degerlerinde su
hedefe proton 1sinlanarak derinlige gore doz hesaplamasi yapilmistir.

Sekil 5.1°de gore su hedefe proton gonderilerek farkli enerji degerleri igin farkh
derinlikte enerji depolanmas: ve bragg pik egrileri (200 MeV/u-400 MeV/u) elde

edilmistir.
0.00014 : : - - : T
200 MeV Proton
250 MeV Proton s
L 300 MeV Proton s |
9:00012 350 MeV Proton s
= 400 MeV Protor
£
5‘! 0.0001 ~
/]
9
] -5
£ 8x107 - -
8
[=]
T
a Bx10- -
B
[
W 4x10® - .
f—:—ﬁ-_—:
2x10°°
5 - . . _
-15 =10 -5 0 5 10 15 20

Derinlik{cm)
Sekil 5.1 : Su hedefe proton 1sinlanarak farkli enerji degerleri igin
farkl derinlikte enerji yogunlugunda bragg pik egrisi (200 MeV-400
MeV).

Ayrica Sekil 5.2 ile Sekil 5.6 arasindaki ¢izilen grafiklerde Gelen C12’nin farkli enerji
degerleri icin su hedefte derinlige gore enerji depolanmasi arastirilmastir.
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Sekil 5.2 : Su hedef i¢in bragg pik egrisi(200 MeV/u)

Sekil 5.2’ye gore derinlik= -10.2 cm degerinde iken bragg pik zirvesinin 0.00013

degerinde maksimum pik verdigi hesaplanmistir.

0.0001 T 1 T T T

9x10° ——— 250 MeViu

Bx1l0*®
7x10%
Gul0>
Sx10%
4x10= | -

Ix10® |

Enerji Depolama (GeV/em?)

2x10°%

1x10%

-15 -10 -5 0 5 10 15 20
Derinlik (cm)

Sekil 5.3 : Su hedef icin bragg pik egrisi (250 MeV/u)

Sekil 5.3’e gore derinlik=-8.0 cm degerinde iken bragg pik zirvesinin yaklasik olarak

0.0001 degerinde maksimum pik verdigi hesaplanmistir.
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Sekil 5.4 : Su hedef i¢in bragg pik egrisi(300 MeV/u)

Sekil 5.4°e gore derinlik= -6 cm degerinde iken bragg pik zirvesinin yaklasik olarak

0.00008 degerinde maksimum pik verdigi hesaplanmstir.
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Sekil 5.5 : Su hedef i¢in bragg pik egrisi(350 MeV/u)

Sekil 5.5’e gore derinlik= -4 cm degerinde iken bragg pik zirvesinin yaklasik olarak
0.00007 degerinde maksimum pik verdigi hesaplanmistir.
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Sekil 5.6 : Su hedef icin bragg pik egrisi(400 MeV/u)

Sekil 5.6’ya gore derinlik= -1 cm degerinde iken bragg pik zirvesinin yaklasik olarak
0.00005 degerinde maksimum pik verdigi hesaplanmastir.

5.2 Akciger Hedefe C12 Demeti Parcacigimin Isinlanmasmmn Sonuglan

Karbon demetinin akciger hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla 200 MeV/u ile 400
MeV/u arasindaki (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u)
enerjiye sahip C12 karbon demeti akciger hedefe gonderilmis ve sonuglar
incelenmistir. 200 MeV/u, 250 MeV/u, 300 MeV/u, 350 MeV/u ve 400 MeV/u enerjili
C12 demetinin akciger ve tumor bolgelerine gonderilmesiyle olusan reaksiyonlar
sonucunda olusan parcaciklarin gelen parcacik basina olusturduklari pargaciklarin
(x,y) koordinatlarina gére iki boyutlu enerji depolama grafigi elde edilmistir. Ozellikle
gelen C12 demetinin enerjisi artikga sifir noktasinda yani tumor bolgesi civarinda

verdigi pikin azaldigi gorilmustur.
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Sekil 5.7 : Akciger bolgesi timor hedefe farkli enerji degerlerinde
(200 MeV/u-400 MeV/u) karbon 12 demeti 1sinlayarak derinlige gore
enerji depolanmasi

USRBIN Karti, kullanici1 tarafindan tanimlanan dizenli bir sistemdeki (Silindirik,
Kartezyen veya bolge basina) biriken enerjinin veya toplam akimin (yildiz
yogunlugunun veya momentum transferinin) uzaysal dagilimimi hesaplamaktadir. Bu
kart kullanilarak boélgeler igerisinde C12 demetiyle olusan farkli parcaciklarin yine 5
enerji degeri (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u) igin

iki boyut dizleminde renklere bagli dagilimlari bulunmustur.

5.2.1 Akciger hedefe C12 demetinin isinlanmasi donucu akcigerde hesaplanan

proton akimi

Karbon demetinin akciger hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla 200 MeV/u ile 400
MeV/u arasindaki (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u)
enerjiye sahip C12 karbon demeti akciger hedefe gonderilmis ve sonuclar
incelenmigtir. X-Y dlzleminde akcigerde olusturdugu 2D proton akimi 200 MeV/u ile
400 MeV/u degerleri (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400
MeV/u) arasinda hesaplamalar yapilmistir. Hesaplanan sonuglarin gorintusu Sekil 5.8

ile 5.12 arasinda gosterilmektedir.
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Sekil 5.8 : Gelen 200 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D proton akimi goriintusu

Proton akimi (250MeV/u igin)
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Sekil 5.9 : Gelen 250 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D proton aklimi gorintasu
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Proton akimi (300MeV/u icin)
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Sekil 5.10 : Gelen 300 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D proton akimi gorintasu

Proton akimi (350MeV/u icin)
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Sekil 5.11 : Gelen 350 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D proton akimi gorintasu
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Proton akimi (400MeV/u igin)
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Sekil 5.12 : Gelen 400 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D proton akimi gorintasu

5.2.2 Akciger hedefe C12 demetinin isinlanmasi sonucu akcigerde hesaplanan

notron akimi

Karbon demetinin akciger hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla 200 MeV/u ile 400
MeV/u arasindaki (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u)
enerjiye sahip C12 karbon demeti akciger hedefe gonderilmis ve sonuclar
incelenmigtir. X-Y dizleminde akcigerde olusturdugu 2D nétron akimi 200 MeV/u
ile 400 MeV/u degerleri (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400
MeV/u) arasinda hesaplamalar yapilmistir. Hesaplanan sonuclarin goriintisu Sekil

5.13 ile 5.17 arasinda gosterilmektedir.
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Sekil 5.13 : Gelen 200 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D nétron akimi goriintist
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Sekil 5.14 : Gelen 250 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
diizleminde akcigerde olusturdugu 2D n6tron akimi goriintusu
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No6tron akimi (300MeV/u igin)
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Sekil 5.15 : Gelen 300 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D nétron akimi gorintsu
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Sekil 5.16 : Gelen 350 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D nétron akimi gorintisu
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No6tron akimi (400MeV/u igin)
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Sekil 5.17 : Gelen 400 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D nétron akimi gorintisu

5.2.3 Akciger hedefe C12 demetinin isinlanmasi sonucu akcigerde hesaplanan
He-3 akimi

Karbon demetinin akciger hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla 200 MeV/u ile 400
MeV/u arasindaki (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u)
enerjiye sahip C12 karbon demeti akciger hedefe gonderilmis ve sonuclar
incelenmistir. X-Y dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-3 akimi1 200 MeV/u ile
400 MeV/u degerleri (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400
MeV/u) arasinda hesaplamalar yapilmistir. Hesaplanan sonuclarin goriintisu Sekil

5.18 ile 5.22 arasinda gosterilmektedir.
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Sekil 5.18 : Gelen 200 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-3 akim1 goriintisu
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Sekil 5.19 : Gelen 250 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-3 akim1 goriintisu
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He-3 akimi(300 MeV/u igin)
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Sekil 5.20 : Gelen 300 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-3 akimi goriintisu

He-3 akimi(350 MeV/u igin)
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Sekil 5.21 : Gelen 350 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-3 akim1 goriintisu
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He-3 akimi(400 MeV/u igin)

20 T T

) 104 &

10 PSS 106 G

. 5

5 F N 107 &

Sor | 108 §

75 10° E

-10 10710%

1011m

15 - ' i WS N NN -12 W

oo LT AT N T NN 0T
20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20

X(cm)

Sekil 5.22 : Gelen 400 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
diizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-3 akimi goriintisu

5.2.4 Akciger hedefe C12 demetinin isinlanmasi sonucu akcigerde hesaplanan

He-4 akimi

Karbon demetinin akciger hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla 200 MeV/u ile 400
MeV/u arasindaki (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u)
enerjiye sahip C12 karbon demeti akciger hedefe gonderilmis ve sonuclar
incelenmistir. X-Y dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-4 akimi1 200 MeV/u ile
400 MeV/u degerleri (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400
MeV/u) arasinda hesaplamalar yapilmistir. Hesaplanan sonuclarin goriintisu Sekil

5.23 ile 5.27 arasinda gosterilmektedir.
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Sekil 5.23 : Gelen 200 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-4 akimi goéruntisi
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Sekil 5.24 : Gelen 250 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-4 akimi1 gorintlsu
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He-4 akimi(300 MeV/u igin)
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Sekil 5.25 : Gelen 300 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-4 akimi goéruntisi
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Sekil 5.26 : Gelen 350 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-4 akimi goruntisu
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He-4 akimi(400 MeV/u igin)
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Sekil 5.27 : Gelen 400 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusturdugu 2D He-4 akimi goriintisu

5.2.5 Akciger hedefe C12 demetinin isinlanmasi sonucu akcigerde hesaplanan

pozitron akimi

Karbon demetinin akciger hedefteki etkilerini arastirmak amaciyla 200 MeV/u ile 400
MeV/u arasindaki (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400 MeV/u)
enerjiye sahip C12 karbon demeti akciger hedefe gonderilmis ve sonuclar
incelenmistir. X-Y dizleminde akcigerde olusturdugu 2D Pozitron akimi1 200 MeV/u
ile 400 MeV/u degerleri (200 MeV/u -250 MeV/u - 300 MeV/u - 350 MeV/u - 400
MeV/u) arasinda hesaplamalar yapilmistir. Hesaplanan sonuclarin goriintisu Sekil

5.28 ile 5.32 arasinda gosterilmektedir.
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Pozitron akimi(200 MeV/u igin)
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Sekil 5.28 : Gelen 200 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusan pozitron akimi gortntist
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Sekil 5.29 : Gelen 250 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
diizleminde akcigerde olusan pozitron akimi goruntdst
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Pozitron akimi(300 MeV/u igin)
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Sekil 5.30 : Gelen 300 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
diizleminde akcigerde olusan pozitron akimi gorintisu
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Sekil 5.31 : Gelen 350 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusan pozitron akimi gortntust
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Pozitron akimi(400 MeV/u igin)
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Sekil 5.32 : Gelen 400 MeV/u enerjili C12 demetinin X-Y
dizleminde akcigerde olusan pozitron akimi gortntust

5.3 Isinlamalardan Sonra Kalan(reziduel) Cekirdekler

Gelen 250 MeV/u enerjili ve demet yogunlugu SE7 ion/s olan C-12 demetinin akciger
ve timor bolgesinde olusturdugu reaksiyonlar sonucunda o bolgede kalan (reziduel)
cekirdekler hesaplanmistir. Akciger ve timor bolgesi C-12 demeti ile 1 saat’lik
(3600saniye) 1sinlamadan sonra sogutma sureleri 1 saat (3600s), 2 saat (7200s),
24s3at(86400s), 72saat (259200s) olarak secilmistir. Bu sureler isinlama siresi
bittikten sonra gecen sureler yani beklenen surelerdir. Tim hesaplamalarda hata oranin
distik olmasi i¢in 1E7 parcgacik izlenmesi (history) yapilmistir. Kalan cekirdeklerin
Z(Atom numarasi) ve A(Atom kitle numarasi) degerine gore olusan cekirdeklerin
aktivitesi hesaplanmistir. Cekirdeklerin aktiviteleri Bg/cm? olarak ifade edilmistir

5.3.1 TUmor bolgesi

Gelen 250 MeV/u enerjili ve demet yogunlugu 5E7 ion/s olan C-12 demetinin akciger
ve timor bolgesinde olusturdugu reaksiyonlar sonucunda o bolgede kalan (rezidiel)
cekirdekler hesaplanmistir. Akciger ve timor bolgesi C-12 demeti ile 1 saat’lik
(3600saniye) 1isinlamadan sonra sogutma streleri 10 s, 1 saat (3600s), 2 saat (7200s),
24saat (86400s), 72saat (259200s) olarak secilmistir. Elde edilen sonuclar Sekil 5.33

— 5.37 arasinda gosterilmistir.

88



Rezidiiel cekirdekler (Tiimér bilgesi)
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Sekil 5.33 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin timor
bolgesinde olusturdugu reziduel ¢ekirdekler. C-12 ile 1ginlamadan sonra
sogutma suresi 10 s
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Sekil 5.34 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin timor
bolgesinde olusturdugu rezidiel ¢ekirdekler. C-12 ile 1ginlamadan sonra
sogutma suresi 1 saat =3600 s
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Rezidiiel cekirdekler (Tiamér bilgesi)
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Sekil 5.35 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin timor
bolgesinde olusturdugu rezidiel ¢ekirdekler. C-12 ile isinlamadan sonra
sogutma suresi 2 saat =7200s
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Sekil 5.36 : 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin timor bolgesinde
olusturdugu reziduel ¢ekirdekler. C-12 ile isinlamadan sonra sogutma
suresi 24saat=86400s
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Sekil 5.37 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin tamor
bolgesinde olusturdugu reziduel ¢ekirdekler. C-12 ile 1ginlamadan sonra
sogutma slresi 72saat=259200s

5.3.2 Akciger bolgesi

Gelen 250 MeV/u enerjili ve demet yogunlugu 5E7 ion/s olan C-12 demetinin timor
bolgesinde olusturdugu rezidiel cekirdeklerin aktivitesi hesaplanmistir. C-12 ile
isinlamadan sonra sogutma siresi 10 saniye, 1 saat =3600 s, 2 saat (7200s),
24saat(86400s), 72saat(259200s)’dir. Elde edilen sonuclar Sekil 5.38 ile 5.42 arasinda

gOsterilmistir.
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Sekil 5.38 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger
bolgesinde olusturdugu rezidiel gekirdekler. C-12 ile 1ginlamadan sonra
sogutma suresi 10 s
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Sekil 5.39 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger
bolgesinde olusturdugu rezidiel gekirdekler. C-12 ile 1ginlamadan sonra
sogutma suresi 1 saat =3600 s

Rezidiiel ¢ekirdekler (Akeiger bilgesi)
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Sekil 5.40 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger
bolgesinde olusturdugu rezidiel gekirdekler. C-12 ile iginlamadan sonra
sogutma suresi 2 saat =7200s
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Rezidiiel cekirdekler (Akeiger bilgesi)
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Sekil 5.41 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger
bolgesinde olusturdugu rezidiel ¢ekirdekler. C-12 ile 1sinlamadan sonra
sogutma suresi 24saat=86400s
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Sekil 5.42 : Gelen 250 MeV/u enerjili C-12 demetinin akciger
bolgesinde olusturdugu reziduel cekirdekler. C-12 ile 1ginlamadan sonra
sogutma slresi 72saat=259200s

93






6. SONUC VE ONERILER

Hadron terapisinde, ikincil parcaciklar hedef cekirdeklerle nukleer etkilesimler
sonucunda olusturulur. ikincil parcaciklar birincil hadron demetlerine kiyasla diisiik
kinetik enerjilere ve ylksek atom numaralarina sahip olabilir. Olusan parcaciklar
yiksek bir LET'e sahip ve tim enerjilerini Gretim noktasina yakin bir yere
birakabilirler. Ozellikleri nedeniyle, ikincil parcaciklar doz dagilimini degistirebilir ve
ayni verilen fiziksel doz icin RBE'de bir artisa yol acabilir. Dahasi, hedef
parcalanmasimin radyobiyoloji etkisi ¢cogunlukla saglikli dokularin bulundugu Bragg
zirvesinden onceki bolgede ve Bragg zirvesinden hemen sonrasi icin 6nemlidir. Bu
parcaciklarin, 6zellikle risk altinda olan saglikli dokular veya organlar durumunda,
yiiksek biyolojik etkisi g6z oOntne alindiginda, tedavi planlama sisteminin doz
hesaplamasina hedef parcalanma sureclerinin dahil edilmesi tedavi dogrulugunu

iyilestirmek icin 6nemli olabilir.

Bu tez calismasinda ayrica Monte Carlo similasyon teknigi ile server sistemi
uzerinden olusturulan 6rneklemde; yetiskin bir erkek birey icin akciger organinda, 1
cm yanicapinda bir timor olarak tanimlanan bolge icin inputlar Fluka manuel temel
alinarak olusturulmustur. Akciger organindaki tammlanan hedef (timaor) C12 karbon
demeti ile similasyon ortaminda isinlanmistir. Hesaplamalar igin 200 MeV/u, 250
MeV/u, 300 MeV/u, 350 MeV/u, 400 MeV/u enerji degerleri secgilmis ve inputta yer
alan 1sinlama siresine gore tumor hedef 1sinlanmis ve bu sonucu gosteren grafikler

cizdirilmis olup bragg pik enerji seviyeleri yorumlanmstir.

CGalismanin ikinci asamasinda su hedef bolge tasarlanmis ve bu bdlge 200 Mev/u, 250
MeV/u, 300 MeV/u, 350 MeV/u, 400 MeV/u enerji degerlerinde tekrar C12 karbon
demeti hedef bolgeye gonderilerek 1sinlama gergeklestirilmis ve farkl: derinlige gore
farkl bragg pik egrileri elde edilmis ve sonu¢ incelenmistir. Calismada Su hedefi
tercih etmemizin sebebi vicudumuzun 3/4 niin su ile kapl olmasidir. Benzer sekilde
bu calisma Su hedef bolgeye Proton gonderilerek farkli enerji degerleri icin hedef

bolge 1sinlanmis ve bolgedeki enerji yogunlugu hesaplanmstir.

CGalismanin bir diger asamasinda 250 MeV/u enerji degerinde akciger bolgesi timor
hedefe C12 gonderilerek hedef bolge 1 saat stiresince farkli derinlik bolgesine gore
similasyon ortaminda karbon-12 ile isinlanmis ve farkli sogutma sirelerine gore

bolgede olusan rezidiel cekirdekler arastirilmistir. Bélge igin 1sinlama sonrasi
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belirlenen sogutma sureleri sirastyla 10s, 3600s, 7200s, 86400s ve 259200s olarak
belirlenmistir. Bu secilen sureler igin, simulasyon ortaminda Z ve A degerine bagh
olarak tiimor hedef noktasindaki aktivite (Bg/g) degerleri hesaplanmis ve zamanla
nikleer degisiklikleri gosteren grafikler cizilmistir. Ayrica, X-Y-Z Kartezyen
koordinat sistemine gore derinlige gore enerji birikim yogunlugu hesaplanarak Bragg
pik egrisi elde edilmistir. Calismada ayrica zamana bagl bozunma egrileri, bragg pik
enerji degerleri, reaksiyon sonucu olusan cekirdeklerin Z numarasina gore turu ve
yogunlugunu ifade eden grafiklerimiz, sacilan proton ve helyum parcaciklarina ait
grafiklerimiz elde edilmistir. Elde edilen grafiklere gore gelen 250 MeV/u enerjili C-
12 demetinin timor bolgesi ve akciger bolgesinde nlkleer reaksiyonlar sonucu olusan
reziduel cekirdekler incelenmis olup tumor bolgesinde Sekil 5.33’e gore 10 saniyelik
sogutma suresi sonrasi Z ve A degerlerine gore karbon, azot, oksijen gibi elementlerin
izotoplarinin olustugunu sdylemek mumkiindur. Benzer sekilde Sekil 5.34’e gore 1
saatlik sogutma siresi sonrasi bolgede Z:6, A:11 olan karbon izotopunun olustugu
sOylenebilir. Literattrdeki bilgiler 1s1ginda yari 6mrii 20 dakika olan bu izotop kararlh
olmadigi i¢in belli bir stire sonra bozunuma ugramstir. Bu sebeple bdlgede radyasyon
etkisinin daha az etkiye neden olmas: igin karbon terapide yar1 oémri kisa olan bir
parcacik secilmistir. Sekil 5.36 ve Sekil 5.37ye gore 24 ve 72 saatlik sogutma sireleri
sonrasinda bolgede Z ve A degerine gore berilyum izotopunun olustugunu soylemek

mimkunddr.

Literattr taramasinda yapilan deneysel ¢alismalar ile Monte Carlo similasyonu Fluka
programi araciligi ile tasarladigimiz Orgi yapiya ait hesaplamalarimizda doz dagilim
ve bragg pik egrileri arasinda benzerlik ve uyum gozlenmistir. Bu ¢alisma gelecekte
birgok kanserle savasan hastalar igin umut verici bir galisma olacak niteliktedir. Clnku
hadron terapi radyoterapi yonteminde farkli bir yaklagimdir. Hadron terapi ile kot
huylu tumorler tedavi edilirken saglikli dokular ya da hicreler gok az hasar
gOrmektedir. Hadron terapi bir tur radyoterapi oldugu icin gerekli gtivenlik dnlemleri
ahinarak hastalar tedavi edilmelidir. Yeterli glvenlik 0Onlemleri alinmadiginda
istenilmeyen sonuglar ile karsilasila bilme ihtimali yiksektir. Cunkl proton ya da
karbon terapi ile gerceklesen hadron terapi niikleer kuvvetlerin etkilesimi sonucunda

aktiflesen bir terapidir.
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