oSt Uny,
D Yo

‘g.lSu

» ,‘53.

T.C.
ISTANBUL UNIVERSITESI
FEN BILIMLERI ENSTITUSU

-}

30

YUKSEK LISANS TEZi

MEDIKAL LINEER HIZLANDIRICILARDA DOZ

DAGILIMLARININ FLUKA BENZETIM CALISMALARI

Gokce AYDOGDU

Fizik Anabilim Dah

Yiiksek Enerji ve Plazma Fizigi Program

DANISMAN
Prof. Dr. Suat 0ZKORUCUKLU

Y

Mayis, 2019

ISTANBUL



Bu ¢alisma 23.05.2019 tarihinde agagidaki jiiri tarafindan Fizik Anabilim Dali Yiiksek

Enerji ve Plazma Fizigi Programinda Yiiksek Lisans Tezi olarak kabul edilmigtir.

Tez Jiirisi

r. Suat OZKORUCUKLU (Danigman)
istanbul Universitesi
Fen Fakiiltesi

Prof. Dr. Bayram Demir Dog. Qr. Bora ISILDAK
Istanbul Universitesi Ozyegin Universitesi
Fen Fakiiltesi Miihendislik Fakiiltesi



20.04.2016 tarihli resmi gazetede yaymmlanan Lisansiisti Egitim ve Ogretim
Yonetmeliginin 9/2 ve 22/2 maddeleri geregince; Bu Lisansiistii teze, Istanbul
Universitesi'nin abonesi oldugu intihal yazilim programi kullamlarak Fen Bilimleri

Enstitiisii’niin belirlemis oldugu olgiitlere uygun rapor alinmigtir.

Bu tez, Istanbul Universitesi Bilimsel Arastirma Projeleri Yiiriitiicii Sekreterliginin
51392 numarali ONAP projesi ile desteklenmistir.



ONSOZ

Tez calisgmam sirasinda kiymetli bilgi birikimi ve tecriibeleri ile bana yol gosteren,
Onerilerini ve ilgisini gostermekten kacinmayan degerli damigsmanim Prof. Dr. Suat
OZKORUCUKLU’ya sonsuz tesekkiirlerimi ve saygilarimi sunarim.

Yardim ve desteklerini hi¢ bir zaman esirgemeyen degerli arkadaslarim Akin OGRETICI,
Berkan KAYNAK, Aziz KURT, M. Sehin OZBALAK KURT, Mahmutjang LITIFU
ve Eda YORULMAZ’a en icten tesekkiirlerimi iletirim. Ayrica lisans ve yiiksek lisans
egitimim boyunca emegi gecen Istanbul Universitesi Fen Fakiiltesi’nin tiim idari ve
akademik personeline tesekkiirlerimi bir borg bilirim.

Tez calismasi siirecinde bana kapilarini acan Okmeydani Egitim ve Arastirma
Hastanesi'ne ve Onkoloji Béliimii'nde calisan Hiilya OZDEMIR basta olmak iizere
boliimdeki saglik fizik¢ilerine de tesekkiirlerimi sunarim.

Hayatim boyunca hi¢ bir konuda desteklerini esirgemeyen sevgili esim Sahin
AYDOGDU’ya ve bana her zaman umut veren oglum Ali Toprak AYDOGDU’ya
tesekkiirlerimi sunarim.

Mayis, 2019 Gokee AYDOGDU



ICINDEKILER

Sayfa No

L0101 0 /2O i
ICINDEKILER ......uuvviiiiieeiiireeceeeeeeteeeessssessssseesssssesessssessssssssssssesssssasssnns iv
SEKIL LISTESI ...coiotiiiiiiieiitteecieeeeceeecseeeecseeesssaesssssessssesssssesssssasssssassnsees vi
TABLO LISTESI ...cviiiiiiiiiiiiiiiiiiicincictcscncnessessscsesssssseseene vii
SIMGE VE KISALTMA LISTEST ...ccceiiiiiiiininininininincneneeeceeeenens ix
OZET .....cuiuiiiireiieiiitinnaterecresionsensensesseitesaessessessianasessessessessessessessessessenses xi
N LY DY 1. N 2 N xiii
) T €3 123 U 1
2. GENEL KISIMLAR ....cuiuiitiitiiiiiiiiiitiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieetecteseestassassssssssssens 3
2.1. RADYASYON VE RADYASYON TURLERI ........cccccoceviiiiiiiinnn, 3
2.1.1. Tyonize Radyasyon .............cccocoiiiiiiiiiiiiiiieeeeee e, 4

2.1.2. Iyonize Olmayan Radyasyon .............cccccoceeeeeeiiiiiunieeeaeeeeennn, 5

2.2. RADYASYONUN MADDE ILE ETKILESIMI ...........ccocooviiiiiiinn. 6
2.2.1. Fotonlarin Madde ile Etkilegimi ............c.ccoevviiiiiiiiiiiiiiininnenn. 6

2.2.1.1.  Fotoelektrik Olay ..............ccccoviiiuiiiiiiiiiiiiiiiiiininenns. 7

2.2.1.2.  Compton Sagilmast ............cccccoeeevieiiiiiiiniiiniiinneennen. 7

2.2.1.3. Cift OluSUm ........cocoovieiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieie e 8

2.2.2. Yikli Parcaciklarin Madde ile Etkilesimi ...........c..ocooeiiiiiinni.n. 9

2.2.3. Notronlarin Madde ile Etkilegimi ............c.coeeviiiiiiiiiiiiniininnenn. 10

2.2.4. Radyasyon Algilama ve Olgme Yontemleri .............ccc..ccoeeunne..n. 11

2.24.1. Geiger-Miiller Sayact ............c..ccccoveoiiiiiiiiiiiniinnennenn. 11

2.24.2. Iyon Odalart ..............cccccocoeiiiiieiiiiiiiiiieeeei 13

2.2.4.3.  Sintilasyon DetektOrleri ...........ccccoeviiiiiiiiiiiiiniinninn.. 14

2.2.4.4.  Yari lletken DetektOrler ..............cccccueeeeiiiuieaeeieeeaan, 16

2.2.5. Radyasyon DOZIMEIST ....ocueuiniuiniiiieieinieiee e eeaenes 17

2.2.5.1. Parcactk AKLST .......cccoieniiniiiiiiiiiiiiiiseie e 17

ii



2.2.5.2.  Lineer Enerji Transferi (LET) .........cc.cccvvviiiuiininnann.n. 17

2.2.5.3. Ters Kare Yasast ...........cccouueeuviiiiiiiiiiiiniiiiiiinieinannnn, 18

2.2.5.4.  Radyasyon dozu ve birimleri ..............c..cc.cooeveiiiniinn.. 19

2.2.6. Foton Kaynaklart ..........cc.cooiiiiiiiiiiiiiii e 20

2.3, RADYOTERAPL .....oooiiiiiiiiiiii e 21
2.3.1. Radyoterapide Kullanilan Cihazlar .................ccocoooii. 22
2.3.1.1.  Kobalt-60 Tedavi Cihazt ..........c..ccooceuvieiiiiiiniiinnaenneen. 22

2.3.1.2.  Medikal Lineer Hizlandiriclar ................c.c.cccoooeeenn..n. 23

2.3.2. Tedavi Planlama .............coooiiiiiiiiiii 25
2.3.3. Hedef Hacimler ...........ccooooiiiiiiiiiiiiiiiiic e 25
2.3.3.1. Bariz Hedef Hacmi (Gross Tumor Volume, GTV) ........... 26

2.3.3.2.  Klinik Hedef Hacmi (CTV) .....ccccoviiiuiiiiiiiiiiiieieennnnn. 26

2.3.3.3.  Planlanan Hedef Hacmi (PTV) ......ccccocvviiiiiiiiiininnnnns, 26

2.3.34. Tedavi HAcmi (TV) ..cooovininiiiiiiiiiieiii i 27

2.3.3.5. Isinlanan Hacim (IV) ..........cccoiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiee, 27

2.3.3.6. Risk Altindaki Organ (Organ at Risk, OAR) .................. 27

2.3.4. Tedavi Isinlarinin Similasyonu ..........ccccoevviiiiiiiiiiniiiniinininnenn. 27

2.4. FLUKA MONTE CARLO BENZETIM METODU ..............cccovvveeenn... 28
2.4.1. Fluka Benzetim Kodu ...........ccoooiiiiiiiiiiiiniee 29
2.4.1.1. Fluka’da Fizik Siirecleri ...........cc.ccocoviiiiiiiiiiniiniinninns. 30

2.4.1.2.  Fluka Girdi DOSYAST ........cccoevuviiiiiiiiiiiiiiiiiiinieiennn, 30

2.4.1.3.  Fluka’da Geometri Tanimlamasi .................c...cc......... 32

2.4.1.4.  Flair Araryiizii ........c.cooeeiiiiiiiiiiiiiiiiiiiii e 33

2.4.2. Diger Monte Carlo Kodlart ............ccooiiiiiiiiiiiiiiiin, 33
24.2.1. GEANTH ..o 33

2422, GATE ..o 34

2.4.2.3. MCONP ..o 35

3. MALZEME VE YONTEM .....cccccenuiinriiniiinriinsesisscisseissessssessssessesessns 36
3.1. KULLANILAN CIHAZLAR .......ccooiiiiiiiiiiieeeeee e 36
3.1.1. Elekta Infinity Lineer Hizlandirict ...............cooooiiiiinn. 36
3.1.2. Iba Blue Phantom? Su Fantomu .............cccccccceeevuieiieeeiieeaennenn. 37
3.1.3. Iba CC13 ve CCO4 Iyon Odast ..........cccoeevvuveeeeiieeeiieaeiiieeeiannn 38
3.1.4. Iba CCU EIeKIrometre .........c.cceuveuiiuiiniiuiiiiiiiiiiieieeieeieennenn. 39

320 YONTEM ...ooiiiiiiiiii e 40



3.2.2. Fluka SImUlasyonu ...........ccccooviiiiiiiiiiiii e 42

4. BULGULAR ....cciiiiiriiitiiiitiicinineeitieitniticttceneeetaessaecenscenssssssasssanens 44
S. TARTISMA VE SONUQ ...cceuiiuiiuiiiirniiiiiniitniitiiieieeieeicenceseesiescsssssnees 49
KAYNAKLAR ooeiiiiiiiiiiniitiictiitiittietiriceticeectaeeastasceaessssascssssssssascanes 52
| D1 L4 ) ) RN 56
EK 1. Fluka Girdi DOSYaST.....c..uiuuiiiiiiiiieiieie e 56
[0/ 7011 1 1T 59

iv



SEKIL LISTESI

Sayfa No
Sekil 2.1: Atomlarda proton say1sinin notron SAYI1SINA OTAMNI «....c..ueeeuneernrenneennneenneenneeenns 3
Sekil 2.2: Beta bozunumunun enerji SPEKIIUMU...........eiuiinriineiiriieiieeieeieeeeieeneeanaannas 5
Sekil 2.3: Cs-137’nin karakteristik gama spektrumu .............c.covviiiiiiiiiiiiniieieeeeeeans 6
Sekil 2.4: Fotoelektrik olayin sematik SOStEIIM ......uvvueieneineiineiierieeineineeiereeiereeeaneannas 7
Sekil 2.5: Compton sagilmasinin gematik gOSLErimi .......c..veeuniiiueiiiiiiiiiiiineii e, 8
Sekil 2.6: Cift olusumun sematik GOStEIIMI ........ueiiriniiiiiineiiiineiii e 9
Sekil 2.7: Kinetik enerjiye gore Bethe Bloch (enerji kayb1) degigimi...........ccouuveiennnniennnn.. 11
Sekil 2.8: Geiger-Miiller tiipil sematik GOStETIMI ....cevuneiiiunieiiineiiiiieeiie e 12
Sekil 2.9: Geiger-Miiller sayacinin blok SEMas...........viuveiniiiiiiiiiiiiiieineiie e eeeieeanas 12
Sekil 2.10: Farkli gazli sayaclarin calisma voltajlari.............cooouvviviiniiiiiiniiiniiiei e 13
Sekil 2.11: Sintilasyon deteKtOrlerinin YapISL.......uueeeiuneiereinerieiieeieeireineeiereeiernaeanaannns 15
Sekil 2.12: (a) Elektronlarin valans bandindan iletkenlik bandina uyarilmasi. (b) Elektrik alan
uygulandiginda elektron ve bosluklarin hareketi ..............ccooeeiiiiiiiiiiiiiinn. 16
Sekil 2.13: Bir nokta kaynaktan ¢ikan 1raksak foton 1$1n1..........ccoveiiiiiiiiiiniiinin e, 19
Sekil 2.14: Monoenerjetik (a) ve heterojen (b) foton demetlerinin tipik spektrumlari............ 21
Sekil 2.15: Kobalt-60 cihazi kafa yapiSi.........c.uviuiiiiiiiiiriieiin e 23
Sekil 2.16: Medikal LINAC sematik gOSteITMI. .. ..uvvuuirneiieineiieiieeieiineineeinereeierieeaneannns 23
Sekil 2.17: Medikal LINAC Kafa yapist .....ceuueiuniiiiiiie e 24
Sekil 2.18: Radyoterapide hedef hacimler..............ooooiiiiiiiiiiiiiiii e, 26
Sekil 3.1: IBA CCI13 Iyon Odasi.........ccoueiiiuiieiiieeeieeeiee e 38
Sekil 3.2: IBA CCO4 Iyon Odasi..........ccveeeeuiieieieieeieeeiee e 38
Sekil 3.3: IBA SU fantomU..........oiuiiiiiiiiii e 40
Sekil 3.4: Okmeydani Egitim ve Arastirma Hastanesi Medikal LINAC .............cc...co. 41
Sekil 3.5: FLUKA ZEOMELIIST ..evuurrniieiiieiieiieeieiieei et eteeeieeeieeineeineaneenerneenneenaeanaannns 43
Sekil 4.1: Fantom icerisinde 10x10 cm 6MYV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi ................ 44



Sekil 4.2:
Sekil 4.3:
Sekil 4.4:
Sekil 4.5:
Sekil 4.6:
Sekil 4.7:
Sekil 4.8:
Sekil 4.9:

Sekil 4.10:

Fantom icerisinde 10x10 cm 6MV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi ................ 44
6 MV enerjili fotonlarin yiizde derin doz egrileri karsilagtirmasi ....................... 45
10x10 cm 6 MV doz profili karsilagtirmast ..........cc.oeeeuviiiiiiiniiiiniiinencnes 45
Fantom icerisinde 30x30 cm 6MV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi ................ 46
Fantom icerisinde 30x30 cm 6MV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi ................ 46
30x30 cm 6 MV doz profili kargilagtirmast .........c..evvueinveeneiineieiieiineieeieennnns 47
15MYV enerjili fotonlarin yiizde derin doz egrilerinin karsilastirmast .................. 47
10x10 cm 15 MV doz profili karsilagtirmasi .............veveriineeineineiineineineeineeennns 48
30x30 cm 15 MV doz profili kargilagtirmast ...........cveevviiiiniiiiiiiiniieenne, 48

vi



TABLO LISTESI

Sayfa No

Tablo 2.1: Farkli radyasyonlar icin LET degerleri..........cccoooiiiiiniiiiiiiiiiiniiec e, 18

vii



SIMGE VE KISALTMA LISTESI

Simgeler Aciklama
He : Helyum Cekirdegi
A : Atom Numarasi
Z : Kiitle Numarasi
o : Alfa Pargacigi
n : Notron
p : Proton
e : Elektron
et : Pozitron
vV : Notrino
v : Anti-Notrino
Tnax : Kinetik Enerji
h : Planck Sabiti
() : Baglanma enerjisi
0 : Sacilma Acisi
A : Dalga Boyu
m : Kiitle
c : Isik Hiz1
T : Pi say1s1
n : kirilma indisi
D s Ak
b4 : Enerji Akisi
mmHg : Milimetre civa
cm : Santimetre
C : Coulomb
Kg : Kilogram
Gy : Gray
Sy : Sievert
Ci : Curie

Co : Kobalt

viii



Kisaltmalar

BT
PET
LINAC
MV
CcT
MeV
mm
keV
G-M
PMT
LET
SI
rad
RBE
MHz
DC
MLC
ICRU

Aciklama

: Bilgisayarli Tomografi

: Pozitron Yayma Tomografisi (Positron Emission Tomography)
: Medikal Lineer Hizlandirict

: Mega Volt

: Bilgisayarli Tomografi (Computerized Tomography)

: Mega Elektron Volt

: Milimetre

: Kilo Elektron Volt

: Geiger-Miiller

: Fotocogaltic1 Tiip

: Lineer Enerji Transferi

: Uluslararas1 Birim Sistemi

: Radyasyon Sogurma Dozu (Radiation Absorbed Dose)
: Radyasyonun Biyolojik Etkisi

: Mega Hertz

: Dogru Akim

: Cok Dilimli Kolimator (Multileaf Collimator)

: Uluslararast  Radyasyon Birimleri

Komisyonu (International

Commission on Radiation Units and Measurements)

GTV
CcTv
PTV
TV

v
OAR
MR
TeV
SPECT

: Bariz Hedef Hacmi (Gross Tumor Volume)

: Klinik Hedef Hacmi

: Planlanan Hedef Hacmi

: Tedavi Hacmi

: Isinlanan Hacim

: Risk Altindaki Organ

: Manyetik Rezonans

: Tera Elektron Volt

: Tek Foton Emisyon Bilgisayarli Tomografi (Single Photon Emission

Computerized Tomography)

2B
3B

: 2 Boyutlu
: 3 Boyutlu

ix



OZET

YUKSEK LISANS TEZI

MEDIKAL LINEER HIZLANDIRICILARDA DOZ DAGILIMLARININ
FLUKA BENZETIM CALISMALARI

Gokce AYDOGDU

Istanbul Universitesi

Fen Bilimleri Enstitiisii

Fizik Anabilim Dal

Damisman: Prof. Dr. Suat 0ZKORUCUKLU

Giintimiizde ozellikle kanser hiicrelerinin tespiti ve tedavisi i¢in radyasyona dayali
bir¢cok gelismis cihaz kullanilmaktadir. Bilgisayarli Tomografi (BT), Pozitron Emisyon
Tomografi (PET) gibi cihazlar goriintilemede kullanilirken tedavide yaygin olarak
Medikal Lineer Hizlandiricilar (LINAC) ve Co-60 kaynaklari kullanilmaktadir.
LINAC; genel calisma prensibi elektronlarin belirli enerjilerde hizlandirilmasia ve
yonlendirilmesine dayanir. Bu cihazlarin giinliik kullanimlarinda hasta doz planlamasina
gore ayarlanmasi gerekir. Ayrica cihazin kullanilma siiresine bagli olarak belirli
periyotlarda, ¢esitli fantomlar kullanilarak doz profillerinin dlciilmesi ve kalibrasyonunun
yapilmas1 gerekmektedir. Bu testler genellikle ii¢ ayda bir, su fantomu ve kat1 fantom
kullanilarak doz profillerinin dnceki dl¢iimlerle karsilastirilmasi seklinde yapilir.

Radyoterapide farkli amaglar icin ¢esitli benzetim programlar: kullanilmaktadir. FLUKA
doz profilleri ve tedavi planlamasi i¢in kullanilan programlardan olan bir Monte Carlo
kodudur.

Bu calismada oncelikle Okmeydan1 Egitim ve Arastirma Hastanesi’'nde kullanilan
lineer hizlandiricida kontrol amagh su fantomuyla dl¢timler yapilmistir. Bu 6l¢iimlerin
sonucunda 6 MV ve 15 MV enerjili fotonlar i¢in doz profilleri elde edilmistir. Periyodik
olarak yapilan bu testlerin simiilasyonu FLUKA benzetim programi kullanilarak
gerceklestirilmistir. FLUKA’da LINAC odasinin betimlemesi yapilarak ayni enerjilerde
fotonlar icin doz profilleri hesaplanmistir. Iki calisma sonucunda da alan doz profilleri

X



ayrintili olmasi i¢in ii¢ farkli bolgede incelenerek kargilastirilmistir. Bu karsilagtirmanin
sonucunda deney ve simiilasyonun uyumlu oldugu gozlemlenmistir.

Mayis 2019, 76 sayfa.

Anahtar kelimeler: LINAC, lineer hizlandirici, medikal, radyoterapi, fantom, FLUKA,
benzetim, radyasyon, detektor, Monte Carlo.
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SUMMARY

M.Sc. THESIS

FLUKA SIMULATION STUDIES OF DOSE DISTRIBUTIONS IN LINEAR
MEDICAL ACCELERATORS

Gokce AYDOGDU

Istanbul University

Institute of Graduate Studies in Science and Engineering

Department of Physics

Supervisor: Prof. Dr. Suat 0ZKORUCUKLU

Nowadays, many advanced devices based on radiation are used, especially for the
detection and treatment of cancer cells. While computed tomography (CT), Positron
Emission Tomography (PET) devices are used for imaging, Medical Linear Accelerators
(LINAC) and Co-60 sources are widely used in the treatment. The general working
principle of LINAC is based on accelerating and directing electrons in certain energies.
The daily use of these devices should be adjusted according to patient dose planning.
Furthermore, depending on the duration of use of the device, it is necessary to measure
and calibrate the dose profiles at various intervals using various phantoms. These tests
are usually performed every 3 months by comparing the dose profiles with previous
measurements using water phantom and solid phantom.

Various simulation programs are used in radiotherapy for different purposes. FLUKA is
a Monte Carlo code that is used for dose profiles and treatment planning.

In this study, first of all, the linear accelerator and water phantom used in Okmeydani
Training and Research Hospital was used for control purposes. As a result of these
measurements, dose profiles were obtained for 6 MV and 15 MV energized photons.
Simulation of these periodically tests was carried out using the FLUKA simulation
program. At the same energies, the dose profiles for the photons were calculated
by describing the LINAC chamber in FLUKA. In two studies, the dose profiles were
compared in three different regions. As a result of this comparison, it was observed that
the experiment and simulation were compatible.
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May 2019, 76 pages.

Keywords: LINAC, linear accelerator, medical, radiotheraphy, phantom, FLUKA,
simulation, radiation, detector, Monte Carlo.
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1. GIRIS

Kanser, hiicrelerde meydana gelen deformasyon sonucu hiicrelerin olagan dis1 biiytimesi
olarak tanimlanabilir. Kanserli hiicrelerdeki bu sorunu ortadan kaldirmak ya da kanserli
hiicreyi tamamen yok etmek i¢in giiniimiizde bir¢ok alanda caligmalar yiiriitiilmektedir.
Radyoloji ve radyoterapi kanserli hiicrelerin tespiti ve tedavisi i¢in olusturulan bilim
dallar1 olup, cesitli metotlar yardimiyla kanserli hiicreleri gerekli miktarda radyasyona

maruz birakarak tedavi etmeyi amaclamaktadir.

Bu amagla gelistirilen ve tedavi merkezlerinde yaygin olarak kullanilan medikal lineer
hizlandiricilar (LINAC), elektronlarin hizlandirilarak istenilen hedefe yonlendirilmesi
prensibine dayanir. Tedavi i¢in kullanilacak olan fotonlar ise LINAC icerisinde

hizlandirilan elektronlarin bir hedefe ¢arptirilmast ile elde edilir.

Medikal lineer hizlandiricilarin gerek yapim asamasinda gerekse de kullanim agsamasinda
periyodik testlere tabi tutulmasi gerekmektedir. Yapim asamasindaki kalite kontrol
testlerinden sonra cihazin doz profili testleri de yapilmaktadir. Hizlandiricida meydana
gelebilecek herhangi bir ariza doz profillerinde degisiklige sebep olacaktir. Bu yiizden
hizlandiricilar kullanildigi siire igerisinde en az ii¢ ayda bir kontrol testlerine tabi

tutulmaktadir. Bu kontroller ¢esitli fantomlar aracilifiyla yapilmaktadir.

Insan viicudunun yaklasik %60-70’i su olarak kabul edilmektedir. Bu nedenle siklikla
kullanilan fantomlar su fantomlaridir. Su fantomu {izerinde bulunan iyon odasi, doz
profillerinin 6l¢iilmesini saglar. Benzer bir ¢alisma insan dokusuna ¢ok yakin bir yapiya
sahip kat1 fantomlar tizerinde de yapilabilmektedir. Bu profillerin dogrulugu i¢in TRS-398
(IAEA Technical Reports Series- Ulaslararas1 Atom Enerjileri Ajans1 Teknik Raporlar

Serisi) protokolii uygulanmaktadir.

Doz profillerinin dogrulugunu test etmek icin farkli benzetim programlari da
kullanilmaktadir. FLUKA; bu testlerde kullanilan programlardan biri olup, medikal
fizik alaninda yaygin olarak kullanilan Monte Carlo kodudur. FLUKA; parcaciklarin
maddeyle etkilesimi, hizlandiricilarin zirhlama ve hedef tasarimi, kalorimetre, dozimetre,

detektor tasarimi, kozmik 1sinlarin tespiti ve radyoterapi dahil daha bir ¢ok alanda



kullanilabilmektedir.

Bu calismada Okmeydan1 Egitim ve Arastirma Hastanesi’nde bulunan Elekta Infinity
marka model lineer hizlandiricinin kontrol testleri sirasinda doz profili ve yiizde derin
doz egrilerinin Sl¢iimii yapilmustir. Olgiimler, farkli enerjilerde fotonlar ile IBA? Blue

Fantom iizerine farkli boyutlarda isinlamalar yapilarak elde edilmistir.

Ayni1 boyutlar ve materyallerle fantom ve LINAC kafas1 FLUKA igerisinde olusturulmus
ve aym enerjilerdeki fotonlar ile fantom iizerine isinlamalar yapilmistir. Benzer
sekilde FLUKA’da doz profilleri elde edilmistir. Testlerden alinan veriler ve benzetim

calismalarindan elde edilen doz profilleri karsilagtirilmisgtir.

Sonug¢ olarak; testlerde olgiilen doz profilleri ile simiilasyondan alinan verilerin
birbirleriyle uyum icerisinde oldugu goézlemlenmistir. Bunun i¢in yilizde derin doz
egrilerinin de karsilagtirilmas: yapilmis, 1sinlanan fantomun, her iki durumda da

maksimum doza maruz kaldig1 nokta ayn olarak Sl¢iilmiistiir.



2. GENEL KISIMLAR

Bu boliimde radyoterapinin c¢alisma ilkeleri, radyasyon algilama ve goriintiileme

caligsmalari, benzetim programlari anlatilacaktir.

2.1. RADYASYON VE RADYASYON TURLERI

Radyoaktivite ilk olarak 1896 yilinda Henri Becqerel tarafindan Uranyumun
kesfedilmesiyle ortaya ¢ikmistir. Daha sonra 1898 yilinda Pierre ve Marie Curie cifti iki
farkli radyoaktif element olan Polonyum ve Radyum’u kesfetmis ve Uranyum’dan daha

radyoaktif oldugunu sdylemislerdir (Mayles ve dig., 2007).

Radyoaktivite, atomlarin yapisal 6zelliginden kaynaklanir. Kararli yapida olmayan her
atom, fazla olan enerjisini pargacik ya da elektromanyetik dalga seklinde disar1 atarak
daha kararli bir yapiya kavusurlar. Atomlarin kararli hale gecmek i¢in yayinladilart bu

parcacik ya da elektromanyetik dalgaya radyasyon adi verilir.

120 - _l.lfr
H
100 - H:F‘

Notron Sayisi

0 20 40 60 80
Proton Sayisi

Sekil 2.1: Atomlarda proton sayisinin nétron sayisina orani



Sekil 2.1°de var olan atomik kiitle numaralari iizerinden nétron sayisinin proton sayisina
oranini gosterilmektedir. Goriildiigii gibi hafif atomlarin notron sayilar1 proton sayilarina
neredeyse esittir. Kiitle numarast 40’1 gecmeye bagladiginda notron sayist proton
sayisindan daha yiiksek olmaya baglamaktadir. N6tron ve proton sayilar farkli olan bu
cekirdeklerin kararsiz yapida olmasi beklenmektedir. Atom numaras: 80’den yiiksek olan
bircok c¢ekirdek kararsiz yapidadir ancak daha kiiciik atom numarali kararsiz ¢ekirdekler

de vardir (Mayles ve dig., 2007).

2.1.1. lIyonize Radyasyon

Iyonize radyasyon, maddeyle etkilesim sirasinda iyon olusturabilecek yeterli enerjiye
sahip parcacik ya da elektromanyetik dalga radyasyonu seklinde tanimlanabilir. Alfa,
beta ve gama radyasyonu, X 1sin1, ndtron, pozitron iyonize radyasyon grubuna girerler

(Woodside, 1997).

Iyonize radyasyon radyografi, yiyeceklerin sterilizasyonu gibi kullanim alanlarina

sahiptir.

Alfa Parcacigr: 2 proton ve 2 ndtrondan olusan bir “He (Helyum) gekirdegidir ve
ozellikle agir atomlar i¢in alfa bozunmasi biiyiik 6neme sahiptir. Ana c¢ekirdek icin atom

numarasi A, kiitle numarasi Z ise bozunma asagidaki sekilde gergeklesir:
(Z,A) = (Z-2,A—-4)+« (2.1)

Alfa pargaciklarinin enerjileri 1-10 MeV arasinda degisiklik gosterebilir. Ayrica madde
icerisinde alabildikleri mesafe agir parcacik olmasindan dolayr cok azdir. Viicut
dokusunda alabilecegi yol yaklasik olarak 0.03 mm kadardir. Bu da alfa parcaciklarinin
bir parca kagitla dahi durdurulabilecegini gostermektedir (Saha, 2006).

Beta Parcacigi: Enerjetik elektron ya da pozitron olarak tanimlanabilir. Beta
radyasyonu yayinlandiginda, lepton korunumu geregi, beraberinde anti-notrino, pozitron

yayinlandiginda ise nétrino yayinlanir.

Beta yayinlanmasini nétron bozunumu olarak, pozitron yayinlanmasini da proton



bozunumu olarak gosterebiliriz.
n—spt+e +v ve p—onte+v (2.2)

Beta parcaci81 yayinlandiginda atom numarasi 1 artar. Pozitron yayinlandiginda ise atom

numarasi 1 azalir.

Beta bozunumu karakteristik bir siirekli enerji spektrumuna sahiptir (Sekil 2.2). Bunun
nedeni ise beta bozunumu gerceklestiginde ortaya cikan enerji, beta parcacigi ve

anti-notrino tarafindan paylasilmasidir (Leo, 1994).

Yogunluk

Eneriji E
Sekil 2.2: Beta bozunumunun enerji spektrumu

Gama Radyasyonu: Kiitlesiz ve yiiksiiz olan gama elektromanyetik radyasyon grubuna
girer ve yliksek enerjili ¢ekirdeklerin yayinladig1 radyasyon tiiridiir. Yaymlanan gama
radyasyonunun enerjisi genellikle birkag¢ yiiz keV ya da birka¢c MeV civarindadir (Leo,

1994).

Sekil 2.3 Sezyum 137 (*¥7Cs) izotopunun bozunumu sirasinda olusan karakteristik gama

spekturumunu gostermektedir.

2.1.2. lIyonize Olmayan Radyasyon

Iyonize olmayan radyasyonu atomlar1 ya da elektronlar1 uyaracak kadar yeterli enerjiye
sahip olan radyasyon olarak tanimlayabiliriz ancak bu enerji atomlardan elektronlari
koparacak kadar ya da onlar1 iyonlastiracak kadar yeterli degildir. Iyonize olmayan

radyasyon atomlarda iyon olusmasina sebep olmazlar ancak yine de saglik problemlerine
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Sekil 2.3: Cs-137’nin karakteristik gama spektrumu

yol acabilirler (Woodside, 1997). Ultraviyole, kizil 6tesi 1sinlar, yiliksek yogunluklu
goriiniir bolge 1sinlari, radyo dalgalari, mikrodalgalar ve lazerler iyonize olmayan

radyasyon grubuna girerler.

2.2. RADYASYONUN MADDE ILE ETKILESIMI

Radyasyonun algilanmasi ve OoOl¢iillmesi icin kullanilan detektorler farkli calisma
prensiplerine dayanmaktadir. Burada onemli olan hangi c¢esit radyasyonun olciilecegi,
bunun i¢in de detektor icerisinde hangi cesit materyal kullanilacaginin belirlenmesidir.
Burada devreye radyasyonun maddeyle etkilesmesi girmektedir. Radyasyon maddeyle
etkilesirken farkli mekanizmalar ger¢eklesmektedir. Bu boliimde radyoterapide 6nem arz

eden etkilesmelerden bahsedilecektir.

2.2.1. Fotonlarin Madde ile Etkilesimi

Fotonlarin maddeyle etkilesmesi temelde fotonun enerjisine baglidir. Foton madde

tarafindan sogurulabilir ya da sacilarak yon ve enerjisini degistirebilir.

Temel olarak fotonlar; fotoelektrik olay, Compton sacilmasi ve ¢ift olusum olmak iizere

maddeyle ii¢ sekilde etkilesir. Bu etkilesimlerin sonucunda foton enerjisinin tamamini ya



da bir kismin1 maddeye aktarir. Bu enerji biiyiikliigiine gore atomdan elektron koparabilir

ya da uyarilmis atomlar meydana getirebilir.

2.2.1.1. Fotoelektrik Olay

Fotoelektrik olayda gelen diisiik enerjili fotonlar atomun i¢ yoriingesindeki elektron ile
etkilesirler. Carpisma sonucu foton biitiin enerjisini elektrona aktarir. Gelen fotonun
enerjisi elektronun baglanma enerjisi kadardir. Sogurulan foton sonucu elektronun

kopmasiyla fotoelektrik olay gerceklesir ve kopan bu elektronlara fotoelektron adi verilir.

Koparilan elektronun kinetik enerjisi Einstein fotoelektrik teoremine gore denklem

2.3’deki gibidir.

Tnax = hv — (P (2.3)

Burada ¢ elektronun baglanma enerjisi,h Planck sabiti, v frekans olmak iizere hv gelen
fotonun enerjisidir. Fotoelektrik olay gerceklestikten sonra atom uyarilmis haldedir. Ust
enerji seviyesindeki elektron alt seviyedeki boslugu doldurur ve atom kararli hale gecer.
Bu sirada iizerindeki fazla olan enerji foton olarak yayinlanir. Bu enerji karakteristik
x-1511 olarak adlandirilir. Sekil 2.4’te fotoelektrik olayin sematik gosterimi mevcuttur

(McGervey, 1995).

Koparilan elektron

Karakteristik
X Isini

Gelen foton

Sekil 2.4: Fotoelektrik olayin sematik gosterimi

2.2.1.2. Compton Sacilmast
Foton ve elektronlarin sagilma teorisinde elektronlar serbest parcaciklar olarak kabul

edilir. Gelen daha yiiksek enerjili fotonlar atomun dig yoriinge elektronlart ile etkilesime



girerler. Foton enerjisinin bir kisminm1 aktarip dis yoriingeden elektronu koparir ve 0

acistyla sacgilarak yoluna devam eder.

Sagilan elektron

Gelen foton

.Sagllan
foton

Sekil 2.5: Compton sagilmasinin sematik gosterimi

Compton sacilmasi sekil 2.5°de gosterilmistir. Sag¢ilmayi sekildeki gibi ele alirsak enerji
ve momentum korunumunu kullanarak sagilma denklemleri elde edilir (Denklem 2.4).

Fotonun dalga boyundaki de8isim asagidaki denklemle gosterilir (McGervey, 1995).

C_C_pyp-_ M
v/ v_A )L_mc(l—cose) @4

Bu denklemde A gelen fotonun dalga boyu, A’ sacilan fotonun dalga boyu, v’ sacilan
fotonun frekansi, v gelen fotonun frekansi, h Planck sabiti, m elektronun kiitlesi, ¢ 151k

hizi, 6 ise foton i¢in sacilma agisidir.

2.2.1.3. Cift Olugum
Iki elektronun durgun kiitle enerjisine (1,022 MeV) sahip fotonun elektron-pozitron
ciftine doniigmesi olayi ¢ift olusum olarak adlandirilir. Cift olusum olay: sekil 2.6’da

gosterilmisgtir.

Cift olusum etkilesimleri sirasinda, bir fotonun enerjisi bir elektron-pozitron ¢ifti haline
dondustiiriiliir. Bu sekilde iiretilen pozitron ve elektronlar ayni siirecler vasitasiyla atomlari
iyonlagtirarak veya uyararak madde ile etkilesime girer ve enerji kaybederler. Bu noktada

olusan elektron ve pozitron, iki adet 0.511 MeV enerjiyesahip foton tireterek yok olurlar



(Johns ve Cunningham, 1983). Olusan bu fotonlara yok olma (anhilasyon) fotonlar1 denir.

ho = 0.511 MeV

he =0.511 MeV

he (>1.02 MeV)

Sekil 2.6: Cift olusumun sematik gosterimi

2.2.2. Yiiklii Parcaciklarin Madde ile Etkilesimi

Yiikli parcaciklarin etkilesme mekanizmasi fotonlardan farklidir. Yiiklii pargaciklar;
ornegin alfa, madde ile etkilesime girdiginde Coulomb kuvveti ile karsilagir. Yiiklii
parcacik atomun elektronlariyla inelastik carpisma ya da cekirdekle elastik carpisma
yapabilir. Siklikla gozlenen bu etkilesmeler disinda pargacik Cerenkov 1sinimi, niikleer

reaksiyon ya da frenleme 1s1nimi1 yapabilir.

Yiikli parcaciklarin madde ile etkilesimlerini; ilk olarak elektron ve pozitron
etkilesimleri, ikinci olarak ise agir parcaciklarin etkilesimleri olarak siniflandirabiliriz.

Muon, pion, proton, alfa gibi parcaciklar agir parcaciklar grubuna girmektedir.

Her iki siire¢ de ele alindiginda en c¢ok karsilagilan durum inelastik sacilmadir. Gelen
yiiklii parcacik maddenin elektronlariyla inelastik sacilma meydana getirir. Bu durumda
eger enerjisi fazlaysa elektronu koparir ve yoluna devam eder. Ancak enerjisi diisiikse
atomu uyarmis olur, atomun elektronlar bir iist enerji seviyesine c¢ikar. Kararli haline

donmek isteyen atom foton yayinlar boylece elektron ayni seviyeye donmiis olur.

Atomun cekirdegi ile meydana gelen elastik sacilmalar ise ¢ok sik goriilmemektedir.
Genellikle bu carpismalarda ¢ok az enerji transfer edilir. Ancak bu durum hidrojen

atomu ve alfa parcaciklari diisiiniildiigiinde gecerli degildir. Alfa parcaciklari enerjilerinin
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bir kismim1 bu mekanizma ile kaybeder. Yine de enerjinin biiyilk cogunlugu atomun

elektronuyla olan carpismada kaybedilir (Leo, 1994).

Asagida verilen Bethe-Bloch formiilii; farkli enerji araliklarindaki yiiklii parcaciklarin,
aldiklar1 birim yol uzunlugu basina kaybettikleri enerjiyi gostermektedir. Yar1 empirik
bu formiil durdurma giicii olarak da ifade edilir. Bethe-Bloch formiilii genellikle, farkli
tirdeki agir yiiklii parcaciklarin, MeV-GeV arasindaki enerjilerinde gecerlidir. Enerji

kayb1 E << mc? olmasi durumunda 72, M /E ile orantilidir (Leo, 1994).

dE Z 7
_E = ZENarzmecz ZE

C

2142
M_mz_a_zz] 2.5)

[In 7
Burada 27N,r2m.c*=0.1535 MeVcm?/g degerine sahiptir. 7, elektronun yarigapi
2.817x10~13 cm’dir. N, Avogadro sayis1 6.022x10%* mol~!"dir. m, elektronun Kkiitlesi,
I ortalama uyarma enerjisi, Z Sogurulan malzemenin atom numarasi, A sogurulan
malzemenin kiitle numarasi, p sogurulan malzemenin yogunlugu, z parcacigin yiikiidiir.
Ayrica formiilde B = v/c ve y=1/+/1 — B2 esitlikleri kullamlir. C diizeltme, § yogunluk
diizeltmesi, W,,,, ise tek bir carpigsmada transfer edilen maksimum enerji anlamina

gelmektedir.

Parcacigin bir ortamdan gecerken kaybettigi enerji, parcacigin hizina ve cinsine baglidir.
Farkl pargaciklar icin kinetik enerjinin bir fonksiyonu olarak Bethe-Bloch (enerji kayb1)

grafigi sekil 2.7’°de verilmistir.

Elektronlar da tipki agir yiiklii parcaciklar gibi madde igerisinde Coulomb kuvvetiyle
karsilasirlar. Ancak en biiyiik farklardan biri iki elektron karsi karsiya geldiginde enerji
ve yiiklerinden dolay1 sagilabilir ve ivmeli hareket maruz kalabilir. Ivmeli hareket ise

elektronun Bremsstrahlung 1s1ntm1 yapmasina sebep olurlar.

2.2.3. Notronlarin Madde ile Etkilesimi

Yiiklii parcaciklarin aksine notronlar yiiksiiz olduklart i¢in madde ile etkilesirken tipki
gama 1511 gibi Coulomb kuvvetine maruz kalmazlar. Herhangi bir etkilesime girmeden
maddenin ¢ekirdegine yaklasabilirler. Bu durum nétronlarin detektorlerle algilanmasini

zorlagtirir, adeta goriinmezdirler.
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Sekil 2.7: Kinetik enerjiye gore Bethe Bloch (enerji kayb1) degisimi

Notronlar maddeyle etkilesime girdiklerinde enerjisi azalir ya da notronlarin yonii degisir.
Ya da tamamen yok olur ve ikincil pargaciklar meydana getirir. Bu ikincil parcaciklar agir

kiitleli parcaciklardir.

Notronlarin etkilesimleri enerjilerine gore degismektedir. Yavas notronlar enerjileri diisiik
olduklar icin cekirdek ile elastik sacilma yaparlar. Hizli notronlar ise enerjilerinin

neredeyse tamamini tek bir carpismada birakirlar (Stokkevag, 2010).

2.2.4. Radyasyon Algilama ve Olcme Yontemleri

Radyasyonun tespiti i¢in algilama ve Ol¢me Onemlidir. Radyasyon goziimiizle
gorebildigimiz ve algilayabildigimiz bir parcacitk ya da elektromanyetik dalga
degildir. Bunun i¢in radyasyonun cesidine bagli detektor sistemleri ve Olgme
yontemleri gelistirilmistir. Bu boliimde detektor ¢esitlerinden ve caligma prensiplerinden

bahsedilecektir.

2.2.4.1. Geiger-Miiller Sayact
Geiger-Miiller sayaci radyasyon tespiti icin kullanilan ve Geiger ve Mueller tarafindan
1928 yilinda icat edilen en eski detektordiir (Knoll, 2000). Basit, ucuz ve kolay taginabilir

olmasi acisindan giiniimiizde de radyasyon tespiti icin siklikla kullanilmaktadir.

Geiger-Miiller sayaci; icerisinde anot gorevi goren tel bulunduran bir tiiptiir. Tiipiin ici
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genellikle helyum, argon gibi bir soygazla doldurulur ve tiipiin Oniinde ince bir pencere
bulunur. Tiiplin duvarlar ise katot gorevindedir. Tiipiin icerisinden gecgen tele tiipiin
duvarlarina gore yiiksek voltaj uygulanir. Boylece bir elektrik alan olusturulur. Sekil 2.8

G-M tiipiiniin sematik gosterimidir (Knoll, 2000).

Katot

: Anot tel 4
ince - o= 5
pencere Yalitkan

Sekil 2.8: Geiger-Miiller tiipti sematik gosterimi

Gelen radyasyon tiipiin icerisinde bulunan gaz molekiilleriyle etkilesime girer ve gazi
iyonlastirir. Bu durumda tiipiin icerisinde elektron-iyon ciftleri olusur. Icerideki elektrik
alan sayesinde elektronlar hizlanarak anot cevresinde toplanirlar, iyonlar ise katota
yonelirler. Anotta toplanan elektronlarin olusturdugu akim sayesinde sinyal gézlemlenmis
olur. Iyonize olan gaz tek bir olayin yaklagik 10° kadar biiyiik bir faktérle carpilmasini
saglar ve biiylik bir puls olusturur (Washington, Leaver, 2016). Bu yiizden genel olarak
G-M sayacinda yiikselte¢ kullanilmas1 nerilmez (Knoll, 2000). Sekil 2.9 Geiger-Muller

sayacinin tiim elektronik sayicilarini iceren blok semasini gostermektedir.

I——-———-——-—-
| Gig
Kaynaf
G-M G Yikselteg Bl
Tapi T : I—l—' (genellikle Diskriminatér Sayag
kullamimaz) :

Sekil 2.9: Geiger-Miiller sayacinin blok semasi

Ancak G-M sayacina gelen radyasyonun cesidini belirlemek miimkiin degildir. Deneyin
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yapildig1 yerdeki radyasyon tespit edilir. G-M sayaci her voltajda calismaz. Sekil
2.10’da farkli gazl sayaclarin calisma voltaj aralig1 verilmistir (Krane, 2011). Anoda

uygulanan potansiyelin elektronlarin sayisi iizerindeki etkisi farkli sayaglar {izerinden

goriintiilenmektedir.
10" T T T T T I T I T
I
10" | —
lGeiger
Miiller
s |Sayac|
= iyon Odasi I
X ! | |
(0]
] 105—I / | -
2 |
2 |7 |
=
o g | ]
[ I-w Orantili Sayag —-}
nf—E | ] —
|
’ L \ I R T S |
4] 500 1000

Uygulanan Voltaj

Sekil 2.10: Farkli gazli sayaglarin ¢alisma voltajlari

Iyonizasyon odasi bolgesinde, anoda uygulanan voltaj degisse de puls yiiksekligi yani
elektronlarin sayis1 sabittir. Orantili bolgede olusan sinyal uygulanan potansiyelle hizla

artar. Bu artigin sebebi elektronlarla birlikte ikincil iyon ¢iftlerinin olugmasidir.

Geiger-Mueller bolgesinde ise puls yiiksekligi cok daha biiyiiktiir, elektronlar olusan
iyonlardan daha hizli anoda ulasir ve geride kalan iyonlardan pozitif bir bolge olusur.
Gelen her 151n ¢18 gibi elekton ve iyon iiretir. Boylece 151n pulsunun yiiksekligi daha fazla

olur.

2.2.4.2. Iyon Odalar

Iyon odalarinin ¢alisma prensibi tiim gazli sayaglara benzerdir. Gelen radyasyon gazin
icerisinde serbest elektron ve uyarilmig molekiilden meydana gelen iyon c¢ifti olusturur.
Elektrotlara uygulanan gerilim sayesinde meydana gelen elektrik alan icerisinde bu
iyon cifti ayrilarak elektronlar ve iyonlar ayri ayri elektrotta toplanir ve boylece sinyal

gozlemlenir.

Referans kosullarda kalibrasyon ol¢iimleri, kontaminasyon ve radyasyon giivenligi gibi
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amaclarla iyon odalar1 medikal fizikte yaygin olarak kullanilmaktadir. Iyon odalari, farkli
sekil ve boyutlarda olabilir. Sonuclara; deneyin yapildigi ortamin, sicaklik, basin¢ ve nem

degerlerine gore bir diizeltme faktorii eklenir.

2.2.4.3. Sintilasyon Detektorleri
Sintilatorler, iyonlastirict radyasyon enerjisini, goriiniir veya ultraviyole bolgede 151k

pariltisina doniistiiren materyallerdir. Olusan bu parildamaya sintilasyon adi verilir.

Ideal bir sintilasyon materyali su 6zellikleri saglamalidir (Knoll, 2000):

Yikli pargaciklarin  kinetik enerjisini; algilanabilir, yiiksek verimli 1518a

doniistiirmelidir.

e Bu doniisiim lineer olmalidir ve 1s1k verimi miimkiin oladugunca genis bir aralikta

depolanan enerjiyle orantili olmalidir.

e Sintilasyon malzemesi kendi dalga boyundaki 15181 en iyi verimle toplayabilmesi

icin transparan olmalidir.

e Uyarilan 15181in bozunma zamani, hizli sinyal pulsu elde edilebilmesi icin kisa

olmalidir.

e Sintilasyon malzemesi iyi optik kaliteye sahip olmalidir ve pratik bir detektor

malzemesi olarak kullanilabilmesi i¢in optimum boyutlarda olmalidir.

e Kirilma indisi; fotocogaltici tiiple verimli baglanti saglanabilmesi i¢in camin

degerine ("1.5) yakin olmalidir.

Bu ozelliklerin hepsini tek bir materyalde toplamak miimkiin degildir. Bunun ig¢in
algilanacak 1g1mnin cinsine gore materyal secimi yapilir. Sintilasyon materyalleri genel

olarak organik ve inorganik olmak iizere ikiye ayrilir (Knoll, 2000).

Organik sintilatorlerin 11k verimi diisiik olmasina karsin yant siireleri hizlidir. Inorganik

sintilatorler ise yiiksek 1sin verimi ve dogrusallik varken kisa yanit siiresine sahiptir

(Knoll, 2000).

Ortamdaki radyasyonu algilayabilmek i¢in, sintilasyon 1sigindan bir elektrik sinyali



15

olusturulmalidir. Elektrik sinyali olusturmak i¢in c¢ogunlukla fotocogaltic1 tiip

kullanilmaktadir.

Sintilasyon detektorleri sintilator ve fotogogaltict tiipten olusan bir mekanizmaya sahiptir.
Gelen radyasyon sintilatore carparak burada fotonlart olusturur. Fotonlar fotogogaltici

tiipiin diyotlarinda cogaltilir ve elektrik sinyaline doniistiiriiliir.

Optik
baglanti Dinot Cam Istk gegirmez

Nal (TL) \ Fotokatot kilif koruma

Fosfo yd ;
X-Igini EE !.:Ot;)GOQa‘!tICI_ tulp _
Foton " guc¢ kaynagi pimleri

/ [ —— . On yikseltece
. . 5 " clkig sinyali
Berilyum N\ ikinci
fotoelektronlar incil
pencere elektron
cigi

Sekil 2.11: Sintilasyon detektorlerinin yapisi

Gelen fotonlar fotocogaltici tiipiin ylizeyinde bulunan fotokatota carparak fotoelektrik
olay sonucu elektron olustururlar. PMT lerin geri kalan kisminda bulunan dinot ad1 verilen
elektrotlara carparak belirli bir katsayisi ile cogalirlar. C18 seklinde ¢cogalan ve uygulanan
gerilim farkindan dolayr hizlanan elektronlar anota yonlendirilir ve sinyal olustururlar.

Sekil 2.11°de (Potts, 1987) sintilasyon detektorlerinin yapist gosterilmistir.

Pozitron emisyon tomografi, gama kameralar, diizlemsel goriintiileme cihazlar1 vb. bir

cok medikal cihazda fotonlar algilamak i¢in PMT ler kullanilir.

Sintilasyon detektorlerinin ¢alismasint aciklamak igin sdyle bir ornek verebiliriz: 1
sintilasyon fotonu, kirilma indisi (n) 1.58 olan tipik bir plastik sintilatérden santimetreye
500 foton yaymaktadir. 0.5 cm kalinligindaki sintilatér sayici igin 45 foton kalir. Bu 45
fotonun kotii yiizeyli sintilatorler i¢in yaklagik yarist yani yaklasik 22 foton fotogogaltici
tiipiin fotokatoduna ulasabilir. Fotokatodun fotonu elektrona ¢evirebilme veriminin %25
oldugunu diisiiniirsek elimizde sadece 6 elektronumuz kalir. Bu rastgele islemden dolayi,
bagimsiz olarak yayilan fotoelektronlarin sayisinin gézlemlenmesi olasiligi, ortalama

olarak % 0.2’dir (Green, 2000).
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2.2.4.4. Yar Iletken Detektirler

Yar iletken detektorlerin calisma prensibi gazli sayaclara benzemektedir. Detektor gaz
yerine kristal yapiya sahip genellikle silikon ya da germanyum gibi yar iletken bir
malzemeden yapilmaktadir. Detektdre uygulanan elektrik alan elektron bosluk ciftleri

meydana getirmektedir.

Cok kisa siirelerde, hassasiyetleri yiiksek Olctimler alinabilmesi acgisindan siklikla tercih

edilmektedirler.
Elektron
Kaymasi
lletkenlik /
Bandi
1 <~ @
E, +
A o >
O U O A
Valans /
—> E
Bandi Bosluk %
(a) Kaymasi (b)

Sekil 2.12: (a) Elektronlarin valans bandindan iletkenlik bandina uyarilmasi. (b) Elektrik alan
uygulandiginda elektron ve bogluklarin hareketi

Neredeyse saf kabul edilen Silikon ya da Germanyum gibi kristallerin enerji bandi
yapisina baktigimizda iletkenlik bandi, valans band1 ve boslugun bulundugu ii¢ boliimden
olusur. Elektronlar normal bir yapida valans bandinda yer alir. Ortamin sicakligini
yiikseltirsek atomlar termal olarak uyarilmis olurlar ve elektronlar iletkenlik bandina
sigrayarak valans bandinda bogluklar (desikler) olustururlar. Bu durumda elektrik alan
uygulandiginda elektronlar ve bosluklar farkli yonlere hareket eder ve akim elde edilir.

Sekil 2.12°de elektronlarin hareketleri gosterilmektedir.

Yan: iletken icindeki serbest elektronlarin ya da bogluklarin sayisini arttirmak igin
icerisine farkli grup elementlerinden karistirilarak n tipi ve p tipi dedigimiz yar iletkenler
elde edilir. Bu tip diyotlar 1sinlandiinda zayiflatilmig bolgede elektron-bosluk ¢iftleri

olusur. Bu ise radyasyona bagli bir akim olusturur.

Radyasyonun detektorler yardimiyla algilanmasi ve Olciilmesinde bazi kavramlar

kullanilmaktadir. Bunlar radyasyonun hangi madde icerisinde algilandigina, madde
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icerisinde aldig1 yola, parcacik sayisina gore farkliliklar gostermektedir. Radyasyon

dozimetrisi bu alan1 ayrintilariyla incelemektedir.

2.2.5. Radyasyon Dozimetrisi

Saglik fizigi ve radyasyondan korunma alanlarinda kullanilan radyasyon dozimetrisi,
bir nesnenin, genellikle insan viicudunun emdigi iyonlastirici radyasyon dozunun
Ol¢timii, hesaplanmasi ve degerlendirilmesidir. Bunun i¢in farkli kavramlar ve birimler

kullanilmaktadir. Bu boliimde bu kavramlar incelenecektir.

2.2.5.1. Parcacik Akist

Parcacik akist ya da enerji icin aki tanimlar1 genellikle foton demetleri ya da yiiklii

parcaciklar i¢in kullanilir.

Parcacik akisi; cok kiigiik kesit alanina sahip dA boyutunda kiiresel bir yiizey ele
aldigimizda bu yilizeyden gecen, dN kadar parcacik sayisidir. Benzer bir sekilde,
diizlemsel pargacik akisi ise birim alan bagina bir diizlemden gecen pargaciklarin sayisidir.

Akinin birimi m~2°dir

_dN

b=
dA

(2.6)

Enerji akis1 P ise ¢ok kiiciik bir dA alamindan gecen dE enerji miktaridir. Birimi J /m?’dir.

_dE

N
dA

(2.7)

2.2.5.2. Lineer Enerji Transferi (LET)

Radyasyon aldig1 yol boyunca madde ile etkileserek ortam tarafindan sogurulur ya
da baska bir deyisle ortama enerji birakir. Rasyasyonun birim uzunlukta ortama
birakti§1 enerjiyi Lineer Enerji Transferi (LET) olarak tamimlariz. Birimi; keV/um’dir.
Farkli radyasyon ¢esitlerinin birim uzunluktaki materyalde, 6rnegin dokuda olusturacagi
iyonizasyon farklidir, yani her 1smnin ya da parcacigin LET degeri farklilik gosterir.

Ornegin alfa 1sinlari, gama 1s1nlarina gore daha yiiksek LET degerine sahiptir.

Tablo 2.1°de goriilecegi gibi alfa 1iginlarinin gama 1sinlarina gore birim uzunlukta cok fazla

atomun iyonlagmasina sebep olurlar. Alfalarin birim uzunlukta yok ettigi hiicre sayisi,
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gamalarin birim uzunlukta yok ettigi hiicre sayisindan daha fazladir. Buradan su sonug
cikarilabilir, yiiksek LET degerine sahip radyasyon kisa mesafede daha yiiksek etkiye
neden olmaktadir. Diisiik LET degerine sahip radyasyon ise birim mesafede daha az enerji

biraktigindan daha uzun yol kat edebilir. JAEA (2010)

Tablo 2.1: Farkli radyasyonlar icin LET degerleri

Parcacik Tipi LET (keV/um)
Cobalt-60 Gama Isin1 0.2
250 kVp X 151m1 2.0
10 MeV proton 4.7
150 MeV proton 0.5
14 MeV nétron 12.0
2.5 MeV alfa parcaciklar 166.0
2 GeV Fe iyonu 1000.0

2.2.5.3. Ters Kare Yasas
Radyoterapide kullanilan foton kaynaklar1 genel olarak nokta kaynak olup S noktasindan
dogrusal seklinde uzaklasan ve dagilan yani iraksak demetler iiretirler. Bunu sekil 2.13

izerinden agiklayabiliriz.

S seklinde tanimlanan bir nokta kaynak ele alalim. Kaynaktan f, uzakliginda kenar
uzunlugu a olan A = a? seklinde bir alan tanimlayalim. Aymi sekilde kaynaktan uzaklig
f», kenar uzunlugu b olan B = b? seklinde bir alan daha ele alalim. Isin merkezi ekseni
ve geometrik 151 kenar1 arasindaki a¢i 3 ise bu iki alan geometrik olarak su sekilde

baglanabilir:

:%:% vada 2:& (2.8)

tanf === b Jy

S kaynagindan iiretilen fotonlar A alaninda ¢4, B alaninda ¢p akisini olusturur. Bu

durumda A alanindaki toplam foton sayis1 B alanindaki toplam foton sayisina esittir.

Ntor) = 9aA = ¢pB (2.9)
veE
2 2
Ww_B_b_Jp (2.10)

op A a> f?
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Foton
Kaynagi

Mekezi
Eksen

Sekil 2.13: Bir nokta kaynaktan ¢ikan 1raksak foton 111

Yani foton akisi, kaynaktan uzakliin karesi ile ters orantilidir.

2.2.5.4. Radyasyon dozu ve birimleri

Radyoaktivitenin Marie & Pierre Curie tarafindan kesfinden sonra, yeni buluslarla beraber
radyasyonun tek bir birimle anlatilamayacak o6zellikleri oldugunun farkina varilmisgtir.
Canlilar tizerinde yarattig1 etkilerin de farkli oldugu gézlemlenmesinin iizerine radyasyon

icin tiim bu etkiler gdz Oniine alinarak farkli birimler tanimlanmugtir.

Aktivite Birimi: Radyoaktif maddelerin bozunma oranlar1 aktivite olarak adlandiririlar.
Zamanla bozunan parcacik sayisiyla ters orantilidir. Aktivitenin birimi Curie (Ci)’dir. 1

Curie 3.7 x 10'° bozunma/saniye (Becquerel)’ye esittir.

Isinlama Doz Birimi: Bu birim radyasyonun havada yaratti§1 iyonizasyon miktarin
tanimlar Farkli tiirde 1sin kaynaklarinin havada nasil etki biraktiimi karsilastirmada
kullanilmaktadir. Isinlama doz birimi sadece havadaki tanimlamalar i¢in kullanilabilir,

dokudaki dozu tanimlamak i¢in hi¢gbir zaman kullanilmaz (IAEA, 2010).
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Once rontgen olarak tanimlanan bu birim, normal hava kosullarinda (0°C ve 760 mmHg
basinc) havanin 1em?®’iinde 2.08x10° iyon cifti olusturan X yada 7y 1s1m miktaridir. Bu
tanim SI birimlerinde Coulomb/kg olarak tanimlamir ve 1 Réntgen= 2.58x10~* C/kg’dur
(IAEA, 2010).

Sogurulan Doz Birimi: Maddesel ortamlar icin ise absorbe (sogurulma) doz birimi
kullanilir. Isinlanmig maddesel bir ortamda birim kiitlede biriken enerjiyi tanimlar. SI
birimlerinde 1 kg maddede 1 Joule’liik enerji absorbsiyonu olusturan radyasyon 1 Gray
(Gy)’dir. 1 Gray= 100 rad olarak da tanimlanabilir. 1 rad yani “Radiation Absorbed Dose”
yine 1 kg maddede birakilan 100 erg enerjiyi tanimlar (IAEA, 2010).

Biyolojik Doz Birimi: Su ana kadar tanmimlanan birimler radyasyonun havada ve
maddesel ortamda biraktig1 etkiler i¢indir. Bu birimler radyasyonun biyolojik etkilerini
tanimlamada yetersiz kalmasi nedeniyle radyasyonun doku iizerinde biraktigi etkiyi

tanimlamak i¢in biyolojik doz birimi olusturulmustur (IAEA, 2010).

1 Rem: 1 rontgenlik x-151n1 ya da gama radyasyonunun olusturdugu biyolojik etkinin
aynisini olusturan her hangi bir radyasyonun miktaridir. SI birim sisteminde ise absorbe
doz birimi olan grey karsilig1 olarak Sievert (Sv) kullanilir. Benzer sekilde 1 Sv=100

rem’dir.

Radyasyonun canli iizerinde birakacagi biyolojik etki yani biyolojik doz birimi absorbe
doz birimi ile “Radyasyonun Biyolojik Etkisi (RBE)” degerinin carpilmasiyla elde
edilir. RBE ayn1 miktarda absorbe doza sahip farkli ¢esit radyasyonlarin etkisinin farkl
oldugunu belirtir. Ornegin; x-1s1nlar1, gama ve beta pargaciklari icin; RBE 1 alinabilirken
alfa pargaciklar i¢in 20’dir (Zeyrek, 2013). Alfa parcaciklar1 gama 1ginlarina gore 20 kat
daha fazla etkiye sahiptir diye diislinebiliriz.

2.2.6. Foton Kaynaklari

Radyoterapide yaygin olarak kullanilan foton kaynaklar1 radyoizotop kaynaklari ve lineer
hizlandiricilardir. Buralarda iiretilen fotonlar izotropik ya da anizotropik olabilirler ve

monoenerjetik ya da hetorojen yapida fotonlardir (Podgorsak, 2005a).

Bir izotropik foton kaynagi, her yone ayni foton aki oranini iiretirken, izotropik olmayan

bir kaynaktan gelen foton aki orani, 6l¢ciim yoniine baglhdir.
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Monoenerjetik ve heterojen fotonlarin spektrumlart sekil 2.14’te gosterilmisgtir.
Monoenerjetik foton demetindeki biitiin fotonlar ayn1 enerjiye sahiptir. Hetorojen X 1s1n1
demeti ise 0’dan baslayan ve maksimum enerjiye kadar giden biitiin enerjilerdeki fotonlari
icermektedir. Maksimum enerji degeri hedefe carpan elektronlarin kinetik enerjisine

esittir (Podgorsak, 2005a).

d¢ de r/ |l

dhv |/ \\\\

0 hv AVmax

hv

Sekil 2.14: Monoenerjetik (a) ve heterojen (b) foton demetlerinin tipik spektrumlari

2.3. RADYOTERAPI

Radyoterapi yani radyasyon terapisi hastalarin iyonize radyasyon kullanilarak tedavi
edilmesini amaglamaktadir. Kullanilan iyonize radyasyonun biyolojik olarak verdigi
etkiden faydalanilarak kanserli hiicrelerin belirlenen planlamayla yok edilmesi

hedeflenmektedir.

Tedavideki amac hedeflenen bolgeye planlanan doz uygulanirken kritik seviyede onemli
organlarin en iist diizeyde korunmasidir. Tedavinin dogru sekilde uygulanabilmesi i¢in
kanserli hiicrenin seklinin ve yerinin belirlenmesi gerekir. Goriintiilemede kullanilan
bilgisayarli tomografi (BT), pozitron emisyon tomografi (PET), SPECT (Single Photon
Emission Computerized Tomography) gibi cihazlardan faydalanilarak kanserli hiicrenin
konumu tespit edilir. BT goriintiileri iizerinde isinlanacak bolgeler, kanserli hiicre
etrafindaki dokular ve kritik organlar goz Oniinde bulundurularak, tedavi Oncesinde

belirlenmektedir.

Tedaviden ©nce yapilan planlamada birka¢ adim takip edilir. Oncelikle goriintiileme
yontemleriyle (PET, BT, SPECT) tiimorlii hiicrenin konumu, sekli, boyutu belirlenir. Bu

bolgenin yiizeyde ya da derinde olmasina bagl olarak tedavinin sekli degisiklik gosterir.
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Hiicrenin boyutuna gore uygulanacak doz miktar1 belirlenir. Risk altindaki organlar i¢in
minimum zarar hesaplamalar1 yapilir. Planlanan tedavi bilgisayar ortaminda simiilasyon
yapildiktan sonra uygulanir. Burada tedavi siiresinin hesaplanmasiyla birlikte tiimorli

bolge iizerinde uygulamaya gegilir.

2.3.1. Radyoterapide Kullanilan Cihazlar

Kanserli hiicrenin tedavisinde yaygin olarak ii¢ farkli yontem kullanilir. Birincisi kanserli
hiicrenin bulundugu bélgeye disaridan cesitli cihazlar yardimiyla 151n gonderilmesidir.
Kobalt-60 cihazlari, lineer hizlandiricilar bu yontemde kullanilan cihazlardir. Daha ¢ok
deri yiizeyinde ve yiizeyden en fazla 10 cm derinlikte bulunan kanserli hiicrelerin

tedavisinde kullanilir (MEB, 2012).

Ikincisi brakiterapi denilen yontemdir. Bu tedavide radyoaktif kaynak kanserli hiicrenin
yakinina yerlestirilir. Siklikla rahim, prostat, akciger kanseri tedavilerinde kullanilir

(NHS, 2017).

Uciincii yontem ise radyoizotoplarin s1v1 icerisinde icilerek ya da dogrudan kana enjekte
edilmesiyle uygulanan yotemdir. Ozelllikle tiroit kanseri tedavisinde uygulanir (NHS,

2017).

2.3.1.1. Kobalt-60 Tedavi Cihazi
Kobalt-60 ile kanser tedavisi diinyada ilk defa 27 Ekim 1951°de, Victoria Hastanesi’nde
gerceklestirilmigtir (Lhsc, 2011). Bu, kansere kars1 miicadele alaninda atilmis 6nemli bir

adim olmustur.

Kobalt-60 tedavi cihazlar1 adindan da anlagilacad: iizere Kobalt-60 (Co-60) izotopunu
radyoaktif kaynak olarak kullanir. Co-60 yarilanma Oomrii 5.27 yil olan ve bozunumu
sirasinda 1.17 MeV ve 1.33 MeV gama i1sm1 yayan bir radyoaktif kaynaktir.
Radyotedrapide kullanilan cihazlardaki kaynagin aktivitesi 185-555 TBq arasindadir
(Healy ve dig., 2017).

Co-60 cihazi ortalama 1.25 MeV gama radyasyonu ile tedaviyi gerceklestirir. Cihazin kafa
yapist hasta etrafinda 360 derece donebilecek sekilde yapilmistir. Bu kafa yapisi icerisinde
kaynagin bulundugu bolme sekil 2.15°te (MEB, 2012) goriildiigii gibi siirgiilii bir cekmece
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Kaynak Kaynak pozisyonu

Aktivitesi sonlanmig (Isinlanan) gostergesi

Uranyum\

Sekil 2.15: Kobalt-60 cihazi kafa yapisi

seklinde yapilmis ve kursunla zirhlanmistir. Tedavi basladifinda kaynak kolimator
hizasina gelerek i1sinlamaya baslar. Kolimator ile alan biiyiikliigii ayarlanir. Co-60
makineleri yaklagik 10 cm’ye kadar olan derinlikteki kanserli hiicrelerin tedavisinde

kullanilabilir.

2.3.1.2. Medikal Lineer Hizlandiricilar

Radyoterapide siklikla kullanilan medikal lineer hizlandiricilar (LINAC) elektronun
hizlandirilmasi ve istenilen hedefe yonlendirilmesi prensibine dayanir. Yaklasik 3 GHz
yiiksek frekansl elektromanyetik dalga kullanilarak elektron gibi yiiklii parcaciklar lineer

bir tiip igerisinde yiiksek enerjili duruma getirilip hedefe yonlendirilir (Lennox, 2001).

Elektron

tabancasi Hizlandirilan

elektron

demeti
e )
' )
Hizlandirici A AR RS .
dalga kilavuzu { Ay Merkez nokta

Kafa
ekseni

LINAC :
RF gug Kafa Sedye_ =
kayna§| ekseni '

11
WL S S S S S S s

Tedavi
sedyesi

Sekil 2.16: Medikal LINAC sematik gosterimi
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Sekil 2.16 kaner tedavisinde kullanilan lineer hizlandiricilarin genel yapisini sematik
olarak gostermektedir (Podgorsak, 2005b). Medikal lineer hizlandiricilarda elektronlar;
havasi bosaltilmis, i¢i genellikle bakir disklerle boliinmiis bakir bir tiipiin igerisinde
hizlandirilir. Elektronlar hizlandiricinin 6n kisminda bulunan elektron tabancasiyla
tretilirken elektromanyetik dalgalar magnetron denilen dalga iireticileriyle olusturulur.
Buradan hazlandiriciya gelen elektronlarin enerjileri 50 keV civarindadir. Hizlandirict
icerisinde yiiksek enerjiye ulasan elektronlar tedavinin cinsine gore ya direk ya da bir

hedefe carptirilip foton elde edilerek tedavi edilecek bolgeye gonderilir.

Hedef genellikle tungsten gibi yiiksek atom numarali bir materyalden hazirlanir.
Elektronlar hedefe carptiinda Bremsstrahlung 1sinlari tiretilir. Gelen 1ginlar kolimatorler
ve diizlestirici filtre kullanilarak istenilen ortalama enerjiye getirilir. Jaw ve MLC
(Multileaf Collimators) kullanilarak 1sin tedavi edilecek tiimor ile ayni sekile getirilir.

Sekil 2.17°de linac kafa yapis1 sematik olarak gosterilmistir.

Hedef Kolimator

Diizlestirici filtre

3
SSD=100 cm

L

Jaw (Cene)

MLC ———

Fantom/Hasta ¢

Sekil 2.17: Medikal LINAC kafa yapisi

Giintimiizde lineer hizlandiricilar 6 MV-20 MV arasinda foton olugturabilmektedir.
Cihazin kafasi tedavi sirasinda hastanin etrafinda donerek uygun sekilde isinlama

yapmaktadir.
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2.3.2. Tedavi Planlama

Tedavi planlamasi tiimorlii hiicrelerin maksimum dozu alip, ¢evredeki saglam dokularin
en az seviyede zarar gormesini amag¢lamaktadir. Tedavi planlamas1 Mayles ve dig. (2007)

tarafindan aktarilana gore asagidaki bes temel adimin birlesimidir:

1. Tedavilerin tekrarlanabilir olmasi i¢in uygun bir hasta yerlestirme ve

immobilizasyon yontemi se¢me;

2. Tiimériin (yani hedefin) seklini ve risk altindaki organi saptayan organlarin seklini

ve yerini belirleme;
3. Uygun 1s1n diizenlemesi se¢me;
4. Olusan doz dagiliminin degerlendirilmesi;

5. Gerekli mutlak dozun saglanmasi icin tedavi cihazinin ayarlarin1 hesaplama.

Radyoterapide amag, planlama ve kayitlarda tiim klinikler i¢in ortak dil olusturabilmek
amaciyla ICRU (International Commission on Radiation and Measurements/Uluslararasi
Radyasyon Birimleri Komisyonu) tanimlar1 kullanilir. Eksternal ve intrakaviter
tedavilerde kullanilmak {izere gelistirilmis ve gelisen teknoloji ile degisiklikler
yapilmigtir. Glintimiizde eksternal radyoterapide ICRU 50 (Douglas, 1994) ve 62
(Landberg ve dig., 1999), jinekolojik intrakaviter uygulamalarda da ICRU 38 (Chassagne
ve dig., 1985) kullanim1 6nerilmektedir (Menzel ve dig., 2010).

Radyoterapide her hacim ayni radyasyon dozu ile tedavi edilmeyebilir. Ornegin
iyilestirmeye yonelik radyasyon dozlar1 30-70 Gy araliginda degisim gosterebilir. Bu
nedenle ayni hastada farki radyasyon dozlarinin uygulanmasi gerektiginde birden fazla

hedef hacim tanimlamak gerekebilir.

2.3.3. Hedef Hacimler

Tedavi planlamasinin diizgiin yapilabilmesi ve planlamanin isleyebilmesi agisindan

kanserli hiicrenin yani hedef hacimlerin tanimlanmasi biiyiik 6nem tasimaktadir. Kanserli
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hiicrenin hacmi, boyutu, agirligi, cevresi gibi tanimlamalarin yapilmasi, ¢evresinde risk
tastyan organlarin belirlenmesi gerekmektedir. Farkli tantmlamalar i¢in farkl tip hacimler

belirlenmistir.

Sekil 2.18: Radyoterapide hedef hacimler

2.3.3.1. Bariz Hedef Hacmi (Gross Tumor Volume, GTV)
Gozlemlenebilir tiimor hacminin belirgin oldugu ve biiyiimenin gozle izlenebildigi timor
hacimleridir. Ttimorlerin eni, boyu ve yiiksekligi olmasi nedeniyle GTV, PET, BT gibi 2

veya 3 boyutlu goriintiileme kullanilarak tanimlanmalidir (Mayles ve dig., 2007).

2.3.3.2. Klinik Hedef Hacmi (CTV)
Klinik hedef hacim (CTV), GTV’yi kapsayan bir doku hacmi olmakla birlikte, primer
tiimoriin veya bolgesel lenf nodu yayiliminin herhangi bir mikroskobik uzantis1 icin ek

bir marj ile kendini gosterir. Bu bolge temizlenmedigi siirece ana tiimoriin verdigi hasari

belirlemek zordur (Mayles ve dig., 2007).

2.3.3.3. Planlanan Hedef Hacmi (PTV)

Tespit edilen tiimor hacmini belli bir marjla 1sinlamak i¢in belirlenen geometrik hacimdir.
GTV ile CTV hacimlerinin toplami olarak diisiiniilir. Bu hacimlere bir de organ
hareketleri ile radyoterapide ortaya ¢ikan belirsizlikleri hesaba katmak i¢in bir giivenlik

pay1 eklenir (Mayles ve dig., 2007).
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2.3.3.4. Tedavi Hacmi (TV)
Tedavi hacmi (TV), tedavi amacina ulagsmak i¢in klinisyen tarafindan secilen ve belirtilen

bir izodoz yiizeyiyle ¢evrelenen doku hacmidir (Mayles ve dig., 2007).

2.3.3.5. Isinlanan Hacim (IV)

Isinlanmig hacim (IV), normal doku toleransiyla baglantili olarak 6nemli kabul edilen
absorbe dozu alan doku hacmidir. Tedavi hacminden daha biiyiik bir alan1 ifade eder.
Bu hacim tedavi planlamasinda belirlenen ve kullanilacak olan tekniklere baglidir.
Uygulanacak olan tedavideki 1sinin sekli ve tedavi edilecek hastalikli bolgeyle olan

uyumluluk bu hacmin biiyiimesini ya da kiigiilmesini etkiler (Mayles ve dig., 2007).

2.3.3.6. Risk Altindaki Organ (Organ at Risk, OAR)
Hasarli doku cevresinde bulunan ve tedavi planlamasinda belirlenen zarar gorebilecek
organlar ya da dokulardir. Planlama yapilirken bu organlarin 1sinlamadan minimum

etkilenmesi goz Oniine alinir (Mayles ve dig., 2007).

2.3.4. Tedavi Isinlarimn Simiilasyonu

Simiilasyon, genellikle bir bilgisayarli tomografiden alinan 3-boyutlu veri kullanilarak
gerceklestirilebilir. Hastaya uygulanacak 1sin ve hastanin konumlandirilmasinin

simiilasyonda belirlenmesiyle sanal benzetim gergeklestirilmis olur.

Burada tedavi siiresince hastanin ayni1 konumda kalmasi gerekmektedir. Buna uygun
en rahat pozisyon belirlenir. Her tedaviye gelindiginde hastanin ayni sekilde

konumlandirilmasi i¢in bag tutucu, vakumlu yataklar gibi yardimci materyaller kullanilir.

Hastanin konumu ayarlandiktan sonra uygulanacak 1sinin belirlenmesine gegilir. Isinin
enerjisi, yonii, sekli gibi parametreler tiimore en uygun sekilde belirlenir. Tiimoriin
sekli genellikle BT goriintiisiinden, X-1s1n1 cihazlarindan, MR (Manyetik Rezonans)

goriintiilerinden alinarak simiilasyona aktarilir.

Son olarak, simiilasyonda, dozu hesaplamak icin gereken tiim fiziksel parametrelerin
edinilmesi gerekir. Alan biiyiikliigii ve zirhlama boyutu, doz profilleri ve ek doz

hesaplama noktalar1 tanimlanir. Tiim bu parametreler belirlenerek hastanin cildi ile 151
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tabancasi1 arasindaki mesafe (SSD) belirlenir. Demet ekseni bu mesafeye ve tiimoriin

konumuna gore ayarlanir.

Simiilasyon iizerinde planlamalar yapildiktan sonra tiim tedavi planinin hasta {izerine

uygulanmasi ve tedavinin siirekli takibi asamalarina gecilir.

2.4. FLUKA MONTE CARLO BENZETIM METODU

Radyoterapide en O©nemli unsurlardan biri, tedavinin belirlenen kosullarda
ilerleyebilmesi icin hastanin dogru sekilde hesaplanmis dozla 1ginlanmasidir. Yapilan
hesaplamalarin dogrulugunun kontrol edilmesi i¢in giiniimiizde bilgisayar simiilasyonlar1
kullanilmaktadir. Bu simiilasyonlardaki amag¢ belirlenen dozun hastaya ulastiginda
radyasyonun hangi etkilesimleri gerceklestirdigini belirlemektir. Bu hesaplamalar
icin medikal fizik alaninda Monte Carlo simiilasyon kodlar1 siklikla kullanilmaktadir

(Reaside, 1976).

Monte Carlo algoritma temeli rastgele sayilarin iiretilmesine dayanir. Cok sayidaki
bagimsiz rastgele de8isken arasindan yapilacak olan se¢imin diizgiin dagitilmasi
gereklidir. Bunun ic¢in yapilan ¢alismalar yillar igerisinde gelistirilmistir. Olusturulan
rastgele sayilar, yapilan simiilasyonun deney sartlariyla benzerlik saglamasi acisindan

onemlidir (Reaside, 1976).

Benzetim metotlarinda 6nem tasiyan konulardan biri de pargaciklarin taginmasi
ve etkilesimleridir. Bunun icin tiim fiziksel siireclerin tanimlanmasi gerekir. Hangi
parcacigin ne kadar siire, ne kadar uzunlukta yol alacagi, gittigi yol boyunca
karsilastig1 maddeyle hangi tiir etkilesimlerde bulunacagi vb. tiim olasiliklarin simiilasyon
programlarinda yer almasi gerekir. Monte Carlo kodlar1 bunun i¢in tiim etkilesimleri
hesaplar ve kendi icerisinde olasiliklar belirler. Bunu yaparken kiitiiphanelerde verilen

tesir kesitlerini kullanir.

Bu fiziksel siireclerin isleyebilmesi i¢in de geometri tanimlamasi onemlidir. Kullanici
program iizerinde yaptig1 tedavinin seklini olusturabilmeli, kullandigi materyali,
enerjiyi, yogunlugu vs. belirleyebilmelidir. Olusturdugu tedaviye gore de istedigi
sonucu alabilmelidir. Ornegin; doz hesaplatabilmeli, enerjisini bulabilmeli, dagilim

olusturabilmeli, vb. Monte Carlo kodlar1 tiim bu siirecler i¢in gelistirilmis ve farkli islevler
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icin ¢esitli programlar iiretilmigstir. Bu programlardan bazilar1 komut satirtyla ¢alisirken
bazilart icin arayiiz yazilmis, son kullanicinin programi daha rahat kullanabilmesi

saglanmaya calisilmigtir.

2.4.1. Fluka Benzetim Kodu

FLUKA (FLUktuierende KAskade); genel amaci parcacik tasinmasi ve madde
etkilesimlerini hesaplamak olan FORTRAN dilini kullanan bir aragtir. FLUKA nin asil
uygulamast hizlandiricilarda radyasyondan koruma yontemlerinin gelistirilmesi olmasina
ragmen, suan kozmik isinlarin arastirllmasindan radyoterapiye kadar bir¢ok alanda

kullanilabilmektedir (Ferrari ve dig., 2005).

FLUKA kodunu ilk olarak J.Ranft (Rutherfor Lab.) ve H.Geibel (CERN) hadron
etkilesimleri iizerine yaptiklar1 bir ¢alisma i¢in 1962°de gelistirmeye baglad1 (Mueller,
2004). A¢ilim1 FLUktuierende KAscade olan FLUKA ismi kalorimetre hesaplamalarinda
kullanilmasiyla birlikte tam sekiz y1l sonra olustu. 1970-1987 yillar1 arasinda gelistirilen
kod 6zellikle CERN’de hizlandiricilardaki zirhlama hesaplamalari i¢in kullanildi. 1989°da
INEN (National Institute of Nuclear Physics)isbirligi ile kodun yayilmasi ve saglik fizigi,
radyobiyoloji gibi bir¢cok alanda kullanilmasi saglandi (Mueller, 2004).

Giiniimiizde FLUKA kodu temel fizikten hizlandirict fizigine, saglhik fiziginden
tip, biyoloji ve mihendislikteki fizik uygulamalarina kadar bircok alanda
kullanilabilmektedir. FLUKA; kozmik 1sinlar, notrino fizigi, hizlandirict tasarimi
hizlandiric1 giidiimlii sistemler, zirh tasarimihedef tasarimi, detektor simiilasyonu ve
tasarimi, kalorimetre, dozimetri ve radyasyondan korunma, notron fizigi, radyoterapi

(saglik fizigi) gibi kullanim alanlarina sahiptir.

FLUKA’da modern fizigin kurallar kullanilarak olusturulmus simiilasyonlarin dogrulugu
kontrollii deney sonuglari ile kanitlanmigtir. FLUKA, yaklagik 1 keV enerjiden 10000 TeV
enerjiye kadar 60 farkli parcacik i¢in madde ile etkilesim siireclerinin yiiksek dogrulukla

benzetimini yapabilmektedir.

Program; hadron — hadron ve hadron — ¢ekirdek etkilesimleri ( 0-10000 TeV ), cekirdek
— cekirdek etkilesimleri ( 100 MeV/n — 10000 TeV/n ), elektromanyetik ve miion
etkilesimleri ( 1 keV — 10000 TeV ), notrino etkilesimleri, yiiklii parcacik transportu
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iceren tiim uygulamalar, manyetik alanda transport, Boolean ve Voxel geometrileri,
kademeli notron transportu ve etkilesimleri ( 0-20 MeV ), ¢esitli azalma hesaplamalari

gibi etkilesimler kullanir.

2.4.1.1. Fluka’da Fizik Siiregleri

FLUKA’da fiziksel siiregler farkli modellemelerle tanimlanmustir.

Ornegin hadron-niikleon esnek olmayan carpismalari icin bozunma enerjileri birkac
GeV’e kadar tanimlanmistir. Daha yliksek enerjiler icin DPM yani Dual Parton Model
ad1 verilen, belirli bir kuark/parton dizgisine dayanan, birka¢ on TeV’e kadar giivenilir

sonuclar veren bir model olusturulmustur (Ballarini ve dig., 2007).

Elektron ve fotonlarin tasinmasi icin de tim etkilesimleri ve sagilma siireglerini
iceren bir model olusturulmustur. Rayleig sa¢ilmasi, fotoelektrik olay, ¢ift olusum gibi
siiregler PEANUT (Pre Equilibrium-Approach-to Nuclear Thermalization - Denge Oncesi
Yaklasimdan Niikleer Termalizasyona) ad1 verilen diisiik FLUKA enerji modelinde dogru

bir sekilde uygulanmaktadir (Ballarini ve dig., 2007).

Elektronlarin ve fotonlarin tasinmasi da hadronik modele benzer sekilde tiim siiregler ele
almarak iglenir. Bu siireclere niikleer etkilesimler, elektromanyetik etkilesimler ve tiim
sacilmalar dahil edilir. Diisiik enerjili elektronlar ve yiiksek enerjili fotonlar icin tiim
degerler ve bunlarin fiziksel siireglere etkileri dikkatle FLUKA igerisinde yer almistir.
Ayni zamanda Uluslararast Atom Enerjisi Ajanst’nin 1997°de yayinladigt EPDL *97
(Cullen ve dig., 1997) yani foton etkilesimleri veri kiitiiphanesinden elde edilen veriler
fotoelektrik olay, cift olusum, toplam tesir kesiti hesaplamalarina kaynak olusturmustur

(Ballarini ve dig., 2007).

Yiiklii parcaciklarin taginmasi ise coklu Coulomb Sagilma algoritmasiyla gerceklestirilir.
Iyonlasma sonucu kaybedilen enerji, ortalama Landau ve Vavilov’un alternatif
iyonizasyon ve dalgalanmalarin ¢ok iyi bir sekilde yeniden {iiretilmesini saglayan

istatistiksel bir yaklasima dayanmaktadir (Fasso‘ ve dig., 1997).

2.4.1.2. Fluka Girdi Dosyast
FLUKA girdi dosyalar1 aslinda .inp uzantili standart bir ASCII dosyasisir. Bu dosya

“CARD?” ad1 verilen satirlardan olusur. Her satir farkli komutlar icerir. Bu satirlarin igerigi
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su sekildedir:

e Dokiimantasyon amagh baglik ve yorumlarin girisi (TITLE)

e Geometrinin tantminin yapilmasi (GEOBEGIN ve GEOEND)

e Malzemelerin taniminin yapilmasi (MATERIAL ya da COMPOUND)
e Materyal atamalarinin yapilmas1 (ASSIGNMAT)

e Parcacik kaynaginin taniminin yapilmasi (BEAM ve BEAMPOS)

e Talep edilen "detektorlerin” taniminin yapilmasi. (USRBIN, USRBDX, SCORE,
vb.)

e Varsayilan olarak kullanilmayacak siirecler, enerji degerleri icin sinirlarin

belirlenmesi gibi ayarlarin tantmlanmasi. (EMFCUT, vb.)
e Rastgele say1 dizisinin baglatilmasi (RANDOMIZE)

e Baglangi¢ sinyali ve istenilen gecmis sayisinin tanimlanmasi. (START ve STOP)

Her bir kart, bir anahtar kelime, WHAT, alt1 farkl1 deger iceren satir, SDUM, bir karakter
dizisinden olusur. Bir CARD igerisinde biitiin WHAT lar ve SDUM kullanilmak zorunda
degildir. Baz1 durumlarda komut satir1 sadece bir satir metinden de olusabilir. Ornegin

TITLE kartinda yapacagimiz simulasyonun bagligin1 metin seklinde yazabiliriz.

Baglangi¢ olarak TITLE karti kullanilir. Zorunlu olmamasinin yaninda yapacagimiz
simiillasyonun baghigin1 belirlememize saglar. Bu kartla birlikte yapacagimiz

simiilasyonun ortamini belirlemek i¢cin DEFAULT kart1 kullanilir.

Ikinci asama birincil parcaciklarin tanimlanmasidir. Bunun icin BEAM kart1 kullanilir.
Burada simiilasyondaki pargacik cinsi, parcacigin enerjisi ya da momentum dagilimi gibi
degerler belirtilir. Bu degerler parcacik dagiliminin diiz, agisal ya da Gausyen olmasina
gore farklilik gosterir. Parcaci@in hangi yonde gittigini tanimlamak icin BEAMPOS kart1

kullanilir.

FLUKA’da en 6nemli CARD’lar arasinda geometri karti yer alr. Uglincii asamada
olusturulacak simiilasyonun sekli geometri karti icerisinde gergeklestirilir. Bu kart daha

ayrintili sekilde bir sonraki boliimde anlatilmistir.
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Dordiincii asama kullanilan malzemelerin belirlenip atanmasidir. Burada malzemeler
icin MATERIAL ve bilesikler icin COMPOUND kartlar1 kullanilir. Bu malzemeler

geometride olusturdugumuz cisimlere ASSIGNMAT karti kullanilarak atanir.

Besinci asamada istenilen sonuclara gore detektor yerlestirilir. Doz, doz esdegeri gibi
sonuclar i¢cin USRBIN karti, aki, akim vb. hesaplamalar icin USRBDX kart1 kullanilabilir.
Bunlarla birlikte varsayilan olarak kullanilmayacak durumlar burada EMFCUT vb. kartlar

kullanilarak ayarlanir.

Son kisim ise deneyin baslatilmas: ve bitirilmesi komutlar1 icin RONDOMIZE, START
ve STOP Kkartlar yerlestirilir.

2.4.1.3. Fluka’da Geometri Tanimlamast
Verimliligi, dogrulugu, tutarliligi ve esnekligi birlestirerek cok etkili sonuglar veren kodun
bir parcast FLUKA geometrisidir. Geometri kartina yeni cisimler, sekiller tanitilarak girdi

dosyasinin hazirlanmasi kolaylastirilmistir. (Ferrari ve dig., 2005)

Geometri tanimlamas1 yaparken rakam yerine govde ve bdolge isimleri kullanilir.
Bu govdeleri olustururken i¢ ice parantezler kullanilarak cesitli kombinasyonlar

olusturulabilir. Geometrinin bu 6zellikleri simiilasyonu olustururken kolaylik saglar.

Geometri tamimlamasi iki boliimden olusur: Govdeler (Bodies) ve Bolgeler (Regions).
Govde Kkartlar1 icerisinde kati cisimler tamimlanir, kiire, kiip, prizmalar vb. Bu
tanimlamalr yapildiktan sonra GoOvde kartlar1 Bolge kartlari igcinde birlestirilmelidir.
Yani Region tanimlamasi yapilir ve olusturdugumuz sekillerin, ayrim, birlesim,
kesisim noktalar1 belirtilerek simiilasyonunu gerceklestirecegimiz cisimler FLUKA’da
olusturulur. Geometri baslangicta GEOBEGIN kartini, bitisinde de GEOEND kartini

icermek zorundadir. Tiim gekil tanimlamalar bu kartlar arasinda yapilir.

Geometri icerisinde yer almasi gereken bir tanimlama da BLACKHOLE bdolgesidir.
Simiilasyonun dogru sonug¢ verebilmesi icin uzak bir mesafede karadelik bolgesi

olusturulur. Boylece gonderilen 1sinlar belirtilen bolgede sogurulmus olur.
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2.4.1.4. Flair Araryiizii

FLAIR yani Fluka gelismis arayiizii (FLUKA Advanced Interface) FLUKA i¢in
gelistirilmis python ve tkinter kodlama sistemine dayanan bir arayiizdiir. Giris
dosyalarinin diizenlenmesi, kodun c¢alistirilmas: ve ¢ikis dosyalariin gorsellestirilmesi

icin kullaniciya kolaylik saglamaktadir.

Flair, dogrudan FLUKA'min giris dosyasiyla calismaktadir ve tim FLUKA girig
bicimlerini okuyup yazabilmektedir. Giris editoriinde, kullanic1 her kart i¢in kiiciik bir

iletisim kutusu kullanarak dogrudan FLUKA kartlariyla ¢alisabilmektedir.

2.4.2. Diger Monte Carlo Kodlar:

Monte Carlo yontemini kullanan bir¢ok simiilasyon programi gelistirilmistir. Farkli
amagclar icin ozellestirilen bu programlardan GEANT4, GATE ve MCNP’yi kisaca

Ozetleyecegiz.

2.4.2.1. GEANTH4

Monte Carlo yoOntemlerini kullanarak "madde yoluyla parcaciklarin gecisinin
simiilasyonu" i¢in bir platformdur. Geant4 yazilimi, CERN RD44 Ar-Ge projesi
kapsaminda, Avrupa, Rusya, Japonya, Kanada ve Amerika’nin da aralarinda bulundugu
10’dan fazla iilkede deneye katilan yaklasik 100 bilim adaminin diinya c¢apinda bir
isbirligi olarak gelistirilmistir. Uygulama alanlari: yiiksek enerji fizigi ve niikleer
deneyler, tibbi, hizlandirict ve uzay fizigi calismalaridir. Yazilim, diinya capinda bir dizi
arastirma projesi tarafindan kullanilmaktadir. Geant4 yazilimi ve kaynak kodu proje web

sitesinden iicretsiz olarak temin edilebilmektedir (Allison ve dig., 2016).

Geant4, geometri, izleme, dedektor tepkisi, calisma yonetimi, gorsellestirme ve kullanici
arabirimi ile ilgili islemleri icerir. Bircok fizik simiilasyonu i¢in diisiik seviye detaylara
daha az zaman harcanmasi anlamina gelir ve boylece arastirmacilarin, simiilasyonun daha

onemli unsurlarin1 hemen baglatabilmelerini saglar.

Geant’ta yapilacak olan simiilasyon ilk olarak geometrinin tanimlanmasi ve geometriye
ait malzemelerin belirlenmesiyle baslar. Bunu simiilasyonda kullanilacak temel

parcaciklarin atanmasi takip eder. Son olarak da parcaciklarin takibini saglayacak
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detektorlerin belirlenmesi ve goriintiilenecek bolgelerin belirlenmesi gerekir. Tiim bu

stirecler i¢in Geant4, 17 adet sinif icermektedir (Agostinelli ve dig., 2003).

Geant4’te simiilasyon olusturulurken bu 17 sinifin hepsi kullanlimak zorunda degildir.
Zorunlu olan 3 temel simf kullanildiktan sonra diger ozellikler baslangi¢ ayari olarak
gelmektedir. Zorunlu olan siiflar G4V UserDetectorConstruction, G4V UserPhysicsList
ve G4V UserPrimaryGeneratorAction seklindedir.

2.4.2.2. GATE

GATE, uluslararas1 OpenGATE isbirligiyle gelistirilen ve tibbi goriintileme ve
radyoterapide sayisal benzetimlere ayrilmig Geant4 bazli gelismis bir acik kaynakl
yazilimdir. Emisyon Tomografisi (Positron Emisyon Tomografisi - PET ve Tek
Foton Emisyon Bilgisayarli Tomografi - SPECT), Bilgisayarli Tomografi (BT), Optik
Gortintiileme (Biyoliiminesans ve Floresans) ve Radyoterapi deneyleri simiilasyonlarin
desteklemektedir. Ogrenmesi kolay bir makro mekanizma kullanarak basit veya cok

gelismis deneylerin ayarlarinin yapilabilmesine olanak saglar. (Jan ve dig., 2004)

Makrolar1 olusturan bloklar farkli tamimlamalar icermektedir. ilk blok geometridir.
Simiilasyonu yapilacak tiim nesnelerin 3 boyutlu sekilde burada tanimlanmasi gerekir.
Ikinci bolimde malzemler bulunur. Geometride tanmimlanan tiim nesnelerin hangi
materyalden yapildigi bu boliimde tanimlanir. Daha sonra cut-off (kesim) ayarlari
belirlenir. Temel olarak simiilasyon sirasinda tekrarlanarak (cycle) elde edilen sonuglarin
ortalamasinin alinmasi ve fizik siireclerinin nerede sonlanacagini belirlemek icin

kullanilir.

Simiilasyonda kullanilacak kaynak ve/veya parcacik bu boliimden sonra belirlenir.
Kaynak ya da parcacik icin enerji, konum, aktivite gibi Ozelliklerinin tanimlanmasi
gerekir. Son olarak da gorsellestirme ve ¢ikti ayarlar1 yapilarak yapilan simiilasyonun

sonucunun gorsellestirilmesi ve goriintiilenmesi saglanir.

GATE, yeni medikal goriintiileme cihazlarinin tasariminda, kurulum protokollerinin
optimizasyonunda ve goriintiiniin yeniden yapilandirma algoritmalarinin, diizeltme
tekniklerinin  gelistirilmesinde ve degerlendirilmesinde olduk¢ca ©nemli  bir
rol oynamaktadir. Ayrica radyoterapi uygulamalarinda doz hesaplama i¢in de

kullanilabilmektedir.
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2.4.2.3. MCNP

MCNP, nétron, foton, elektron veya ¢ift ndtron, foton, elektron tagima icin kullanilabilen,
genel amagli bir Monte Carlo N-Partikiil kodudur. Genel olarak uygulama alanlari
radyasyondan korunma, radyografi, niikleer fizik, detektor tasarimi ve analizi, hizlandirict

hedef tasarimi, fizyon ve fiizyon reaktorii tasarimi, dekontaminasyonu seklindedir ancak

bunlarla sinirh degildir (Werner, 2017).

MCNP sayis1z esnek degerlendirmeyi icermektedir. Ornegin; yiizey akimui ve akisi, hacim
akisi, noktasal veya dairesel dedektorler, parcacik 1sis1, fisyon 1sis1, enerji veya yiik

birikimi icin puls yiiksekligi, ag ve radyografi gibi ¢ok sayida esnek hesaplama igerir.

MCNP, materyallerin ii¢ boyutlu konfiirasyonunun geometrik sekillendirilmesinde
kartezyen koordinat sistemini, ara kesitlerle ve ¢esitli yiizeylerle sinirlandirarak bolgelerin
belirlenmesini saglar. Tekrarlanan yapilarin karmagik geometrilerini tanimlamak icin ¢ok
sayida komut kullanir (Lux ve Koblinger, 1991). MCNP geometrik hatalar1 kontrol etmek

i¢in bir ¢izim programina sahiptir.



36

3. MALZEME VE YONTEM

3.1. KULLANILAN CIHAZLAR

Bu tez calismasi sirasinda Okmeydani Egitim ve Arastirma Hastanesi Onkoloji

Boliimii’nde bulunan asagida listelenmis cihazlar kullanilmagtir.

Elekta Infinity Lineer Hizlandirict

Iba Blue Phantom? Su Fantomu

Iba CC13 ve CC04 Iyon Odasi

Iba CCU Elektrometre

Ayrica hizlandiricidan alan verilerin hesaplanmast icin Omni Pro 7.4 yazilimi ve

simiilasyon i¢cin FLUKA (fluka2011.2¢) kodu kullanilmastir.

3.1.1. Elekta Infinity Lineer Hizlandirici

Kanserli hiicrelerin tedavisinde lineer hizlandiricilarin kullanimu biiyiik bir alana sahiptir.
Elekta Infinity lineer hizlandiric1 farkli endikasyonlar icin genis bir teknik yelpazeye
sahiptir (Elekta, 2019). Elekta Infinity hizli tedavi, doz hassasiyeti ve maksimum
koruma saglamak i¢in gelistirilmistir. Bu da teknisyenlerin odaklanmasini ve verimini

arttirmaktadir.

Elekta Infinity VMAT (Volumetrik Intensity Modulated Arc Therapy) yani Volumetrik
Yogunluklu Modiile Ark Tedavi sistemini kullanmaktadir. Bu teknoloji 1s1nlama sirasinda
MLC, gantry hiz1 ve doz oranim ayni anda modiile edip 3 Boyutlu doz dagilimi elde
edilmesini saglamaktadir. Bu durumda isimnlama sirasinda ¢oklu tedavi parametreleri

dinamik olarak kontrol edilebilmektedir.

Doz uygunlugunu ve tedavi hizin birlestiren VMAT, teknisyenlerin, kafa pozisyonunu

ve hizini, MLC yapraklari, doz oranmi ve hatta kolimator agisin1 eszamanli olarak
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degistirerek, bir tiimorii etrafim sararak 1s1nlamasina olanak saglamaktadir.

3.1.2. Iba Blue Phantom? Su Fantomu

Fantom, cesitli goriintiileme aygitlarinin performansim1 de8erlendirmek, analiz etmek
ve ayarlamak i¢in tibbi goriintiileme alaninda taranan veya goriintiilenecek sekilde
tasarlanmis 6zel bir yapidir. Bir fantomdan veri daha kolay elde edilebilir ve canli bir
cismin veya kadavranin kullanimindan daha tutarli sonuglar verir. Aym sekilde canli bir
nesnenin dogrudan riske maruz birakilmasini onler. Fantomlar baslangicta, radyografi
veya floroskopi gibi 2B radyografi tabanli goriintiileme tekniklerinde kullanilmak iizere
tasarlanmistir. Ancak daha yakin zamanda istenen goriintiileme o©zelliklerine sahip
fantomlar, MR, BT, Ultrason, PET gibi goriintiileme yontemlerinde 3B teknikler i¢in

gelistirilmigtir.

Bir goriintiileme cihazin1 degerlendirmek ic¢in kullanilan bir fantom, insan dokularinin
ve organlarinin, belirlenen 6zel goriintileme yonteminde nasil davranacagina benzer
bir sekilde yanmit vermelidir.Bunun icin cesitli kati, sivi fantomlar gelistirilmistir. Su
fantomlar1 ise goriintiilemenin diginda tedavi planlamasinda ve cihazlarin kontrol

asamalarinda biiyiik fayda saglar.

Iba Blue Phantom? 6zelliklerini soyle siralayabiliriz (Iba Dosimetry, 2019a):

e 15mm kalinhiginda, 675 mm x 645 mm x 560 mm boyutlarinda akrilikten imal

edilmistir. Tarama boyutlart 480 mm x 480 mm x 410 mm dir.
e Detektor konumlandirma + 0.1 mm hassasiyettedir.

e Tarama hizi 50 mm/s’dir.

Blue Phantom? 3B tankiyla birlikte goriintilemenin bilgisayara aktarilmasi
OmniPro-Accept 7.4 yazilimi ile saglanmaktadir. Bu yazilim sayesinde alinan doz
profilleri bilgisayar iizerinde goriintiilenebilmektedir. Profildeki egrilere gore bagil doz
hesab1 yapilabilmekte, diizliik (flatness), simetri (symetry) gibi degerler otomatik olarak

hesaplanmaktadir.
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3.1.3. Iba CC13 ve CC04 Iyon Odasi

CC13, su fantomlarinda klinik kullanim i¢indir ve ¢ikis faktorii 6l¢iimlerinde standart
iyonizasyon odasidir. CC13, radyoterapide kullanilan foton, elektron ve proton 1sinlarinin
dozimetresi igin tasarlanmistir. Olgiimler hava, su fantomlar: veya kati fantomlarda

yapilabilirmektedir (Iba Dosimetry, 2019b).

Sekil 3.1: IBA CC13 Iyon Odas1

Teknik ozellikleri su sekildedir (Iba Dosimetry, 2019b):

e Polarizasyon gerilimi: 4= 300 V (maks. + 500 V)
o Tipik kacak akim: 3 fA

e Onerilen 6n 1s1nlama: 5 Gy

e Tipik hassasiyet: 3.6 nC / Gy

e Koruma potansiyeli: & 300 V (maks. £ 500 V)
e Sicaklik araligr: 15°C - 35°C

e Bagil nem araligi: % 20 - % 80

CCO04 ise, kiiciik alanlarin ve yiiksek doz araliklarimin Ol¢iimleri icin kullanilan

iyonizasyon odasidir. Su gecirmez bir kiliftan gegirilir ve tamamen korunur.

Sekil 3.2: IBA CC04 Iyon Odas1
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CC04 teknik ozelliklerindeki tek fark tipik hassasiyetin 1 nC/Gy olmasidir (Iba
Dosimetry, 2019c).

Bu calismada fantom icerisinde radyasyonun algilanmast i¢in CCI13 iyon odasi
kullanilmigtir. CC0O4 iyon odasi ise referans iyon odasi olarak fantomun sag iist kosesinde

konumlandirilmustir.

3.1.4. Iba CCU Elektrometre

CCU elektrometre paneli, alan ve referans kanali icin, diisiik, orta ve yiiksek olmak
tizere ii¢ farkli, bagimsiz olarak secilebilir hassaslik aralig1 saglamaktadir (Iba Dosimetry,

2019d).

Elektrometre doz, doz orani, ortalama doz orani, sarj, akim ve monitor birimi basina
doz birimlerinin her birini ayn1 anda 0l¢iip gosterebilmektedir. Fiziksel ve geometrik
parametreler dahil olmak iizere 40 taneye kadar dedektore 6zel veriyi kendi igerisindeki

kiitiphanede saklayabilmektedir.

Teknik ozellikleri su sekildedir (Iba Dosimetry, 2019d):

Maksimum Coziiniirliik: 0.4 nA tam 6lgekte 0.5 fA; 40 nA tam Olcekte 5 fA; 4 uA
tam olcekte 0,5 pA

e Tam Olcekli Aralik: 0.4 nA /40 nA / 4uA
e Kacak Akim: <200 fA, tipik olarak <20 fA
e Zaman sabiti: 20 ms

e Egilim Voltaj Aralig1: 4+ 50 ila 4+ 500 V

e Tetikleme Arabirimi: RS 485 (6zel)

e Ortak Arayiiz. ETHERNET (100BaseT)

e Ana Besleme: 100 - 240 V AC +% 10; 50/60 Hz
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3.2. YONTEM

Bu tez calismasi iki asamali olarak gergeklestirilmistir. Ik olarak Okmeydam Egitim
ve Arastirma Hastanesi’'nde Elekta Infinity marka lineer hizlandiricinin kontrol testleri
gerceklestirilmistir. Testler sonucunda cihazin doz profilleri ve yiizde derin doz egrileri

elde edilmigtir.

Ikinci agamada ise benzer test FLUKA benzetim programinda gerceklestirilmistir. Ayni
dozlarda 1sinlamalar benzetim programu tizerinde yapilmis ve doz profilleri ile yiizde derin

doz egrileri elde edilerek karsilagtiriimisgtir.

3.2.1. Kontrol Testi

Kontrol testi diizeneginin hazirlanmasi icin 6ncelikle su fantomu, LINAC kafasindan
cikacak 1s1n1in merkez noktasina yerlestirilmistir. Fantom icerisinde 350 mm derinliginde

distile su kullanilmastir.

Sekil 3.3: IBA Su fantomu

Fantomun icerisine ve referans olmasi icin fantomun sag iist kosesine iki adet iyon

odas1 yerlestirilmistir. Her iki iyon odas1 da elektrometreye baglanarak alinan sinyallerin
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yazilima aktarilmast saglanmistir. Suyun yiizeyine yerlestirilen iyon odasiyla hedef

arasindaki mesafe (SSD) 100 cm uzunlugunda secilmistir.

Test sirasinda TRS398 (Andreo ve dig., 2006) protokolii uygulanmigtir. TRS yani
Technical Report Series, Uluslararas1 Atom Enerjisi Ajansi tarafindan yayinlanan ve
kalibrasyon basamaklarin1 anlatan raporlar serisidir. 398 numarali rapor; iyon odalarinin
kalibrasyonunda suda sogurulan doz faktorii kullanilmasi, yeni referans derinligi
tanimlamasi, 151n kalitesine bagli parametrelerin enerji yerine derinlik ile belirlenmesi

gibi faktorler icermektedir.

TRS 398 protokolii i¢cin Akkor (2012) tarafindan yapilan ¢alismada kullanicinin hatalarini
minimuma diisiirerek kolaylik sagladigi ve sogurulan doz hesaplanmasinda daha dogru

sonuglar verdigi ve belirsizlikleri azalttig1 sonucuna varilmustir.

Kontrol testleri ii¢ aylik periyotlar halinde yapilmakta olup amaci cihazin doz profillerinin
ve yiizde derin doz (PDD) egrilerinin dogrulugunun kontrol edilmesidir. Bunun ig¢in
alman profiller cihazin ilk kurulumda yapilan kalite kontrol testleri sirasinda alinan
doz profilleri ile karsilastirilir. Alinan profiller i¢in diizliikk (flatness) degerinin %3’iin
altinda, simetri (symetry) degerinin %2’nin altinda olmasi1 gerekmektedir. Buradaki
diizliik degeri alinan profilin maksimum dozdaki deger grafiginin minimum ve maksimum
degerleri arasindaki farki gostermektedir. Simetri degeri ise olusturulan doz profilini orta
noktasindan ikiye katladigimizda her iki taraftaki degerlerin miimkiin oldugunca ayni

olmasini ifade etmektedir.

Sekil 3.4: Okmeydani Egitim ve Arastirma Hastanesi Medikal LINAC

Cihaz oOncelikle 10x10 cm agiklikta 6 MV foton 1smlamasi yapilacak sekilde
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ayarlanmigtir. Minimum enerjide alinan bu 6l¢iim i¢in bagil doz profili ve yiizde derin
doz (PDD) egrisi olusturulmustur. Daha sonra minimum enerji ve maksimum agiklikta

yani 30x30 cm 6 MV enerjide bagil doz profili grafikleri elde edilmistir.

Yiizde derin doz (PDD), bir noktada 6l¢iilen dozun o ortamda 6l¢iilen maksimum doza
orani seklinde ifade edilebilir. Burada kaynak ve hedef arasindaki mesafe sabit olmalidir
ve oran son olarak yiiz ile carpilir. Yapilan kabul testlerinde maksimum %?2’ye kadar

sapma olagan kabul edilir (Okay ve dig., 2013).

Doz profili ise dozun, herhangi bir diizlemdeki dagilimim gostermektedir. Temel olarak
doz profili merkezi eksenden sapan 1s1min oramini vermektedir (Okay ve dig., 2013).
Bagil doz i¢in merkezdeki doz 100 kabul edilerek diger degerler buna gore normalize

edilmektedir.

Ayni acikliklar icin 15 MV enerjideki fotonlarla su fantomu ismlanmistir. Bagil doz
profilleri ve ylizde derin doz egrileri olusturulmustur. Testler sirasinda alinan veriler ve
grafikler Omni Pro yazilimi ile elde edilmistir. Bu yazilim elektrometreden gelen akim
degerlerini bagil doza doniistiirmektedir. Bunun icin gelen en yiiksek akimi 100 degeri
olarak alir ve diger degerleri buna gore oranlar. Boylece bagil doz profilleri yiizde olarak

elde edilmis olur.

3.2.2. Fluka Simiilasyonu

Tezin ikinci asamasinda yapilan testler Fluka simiilasyon programina aktarilmistir.
Oncelikle deneyin sartlarinin olusturulmasi icin LINAC odasinin benzer bir betimlemesi
FLUKA ’da hazirlanmigtir. LINAC kafasinin yeri belirlendikten sonra hedeften 100
cm uzaklikta olacak sekilde su fantomu yerlestirilmistir. Bu mesafe LINAC kafasinin

cikisindan itibaren 65 cm uzakliktadir.

Su fantomu olusturulurken hastanede kullanilan fantomla birebir boyutlarda su kiitlesi

olusturulmus 1,5 cm kalinliginda pleksi ile agzi agik olacak sekilde kaplanmigtr.

Sekil 3.5’te FLUKA i¢inde olusturulan geometri gosterilmistir. Su ve pleksiden olusan
boliim kullandigimiz su fantomuyla ayni dlciilerdedir. Linac kafa yapisi ortalama 6lciiler
belirlenerek hazirlanmistir. Hedef, kolimatorler, diizlestirici filtre ve c¢eneler (jaws)

tungsten olarak belirlenmistir. Hedeften fantomun yliizeyine olan mesafe 100 cm’dir. Bu
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boliimler disinda kalan tiim alan hava olarak sec¢ilmistir.
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Sekil 3.5: FLUKA geometrisi

FLUKA girdi (input) dosyas1 olusturulurken ilk olarak demet tanimlamasi yapilmstir.
Dosyada, testlerde yapilan 6MV ve 15 MV enerjideki foton demetleri su fantomunun orta
noktasina gelecek sekilde gonderilmistir. Demetlerin boyutlar1 10x10 cm ve 30x30 cm

ayarlanmisgtir.

Deneyin geometrisi Fluka’da olusturulduktan sonra kullanilan materyal ve bolge tanimlari

yapilmistir. Detektor olarak doz dagilimi secilmis toplam ve random sayaci1 ayarlanmustir.

Program 1x10% olay icin calistirilarak doz profilleri ve yiizde derin doz egrileri
hesaplanmigtir. Deneyle benzerlik gostermesi acisindan, merkezdeki doz degerleri 100’e

esitlenip diger degerler buna oranlanarak doz profilleri olusturulmustur.

FLUKA'da girdi dosyast olusturulurken FLAIR isimli bir arayiiz kullanilmistir.
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4. BULGULAR

Bu boliimde lineer hizlandiricidan alinan doz profilleri ile FLUKA simulasyonunda
hesaplanan doz profillerinin ve yiizde derin doz egrilerinin karsilagtirmasi verilmisgtir.
Buna ek olarak, doz dagilimlar1 FLUKA hesaplamalar1 ile 2B renklendirilmis olarak
gosterilmistir.

100

40
30
10
20
10
1
0.1
-10
-20
0.01
-30
-40 0.001
-40 -30 -20 -10 0 10 20 30 40

X (cm)

Y (cm)

Sekil 4.1: Fantom igerisinde 10x10 cm 6MYV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi

Ik olarak 10x10 cm aciklikta 6 MV enerjili fotonlar igin su fantomunun yiizeyindeki
Olctimler alimmustir. FLUKA simiilasyonundaki doz dagilimlar1 sekil 4.1 ve sekil 4.2°de

verilmektedir.
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Sekil 4.2: Fantom igerisinde 10x10 cm 6MYV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi
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Sekil 4.1°de goriinen grafik fantom yiizeyindeki doz dagilimin tizerinden gostermektedir.
Buradan acik¢a en yiiksek doz degerinin yaklagik olarak -4.5 ile +4.5 cm

araliginda oldugu goriilmektedir. Kenarlara dogru olan azalma fotonlarin dagilimlarindan
kaynaklanmaktadr.

Sekil 4.2°de ise ayn1 dagilim z ekseninden goriintiilenmektedir. Gonderilen demetin yonii

ve biiyiikliigi sekilde acik olarak goriinmekle birlikte daha diisiik enerjilerde sagilan
parcaciklar da dikkat cekmektedir.

E=6 MV PDD
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Y e
3 80 =
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— = FLUKA Simiilasyonu Fantom Ol giimii

Sekil 4.3: 6 MV enerjili fotonlarin yiizde derin doz egrileri kargilagtirmasi

Sekil 4.3 6MV enerjili fotonlar i¢in ylizde derin doz egrilerini gostermektedir. Fotonlarin

maksimum dozu yaklasik olarak 1.5 cm’de biraktiklar1 gézlenmektedir.

10x10 cm Doz Profili (E=6 MV)
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s

Bagil Doz (%)

000
ylem)

= = = = FLUKA Simlilsyonu Fantom Olglimi

Sekil 4.4: 10x10 cm 6 MV doz profili karsilagtirmast

Sekil 4.4’te cihazdan alinan sonuclar ile FLUKA simiilasyonundan alinan doz
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profillerinin karsilagtirmali grafi§i gosterilmektedir. Yatay eksen fantomun y ekseninin
cm cinsinden degerini, diisey eksen ise bagil dozu gostermektedir. Bagil doz merkezdeki
doz degeri 100’e normalize edilerek hesaplanmigtir. Grafik 10x10 cm 1s1nlama boyutunda
6 MV enerjili fotonlar i¢in ¢izilmistir. En diisiik enerji i¢in alinan bu uyum beklenen bir

sonuctur. Diisiik enerjide ve kiiciik boyutlarda parcaciklarin dagilma olasili1 daha azdir.

Y (cm)

Sekil 4.5: Fantom igerisinde 30x30 cm 6MYV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi

Ikinci olarak yine 6 MV enerjideki fotonlarla 30x30 cm boyutlarda 1sinlama
gerceklestrilmistir. Sekil 4.5 ve sekil 4.6 FLUKA ile alinan doz dagilimini gostermektedir.
6 MV enerjideki fotonlarin ne kadar derine gittigi ve ¢evresini ne kadar etkiledigi sekil

izerinden gozlemlenebilmektedir.
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Sekil 4.6: Fantom icerisinde 30x30 cmm 6MV fotonlarin 2-B doz dagilim grafigi

Su fantomunun 30x30 cm boyutunda 6 MV enerjili foton 151nlamasiyla elde edilen doz
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profillerinin karsilagtirilmasi ise sekil 4.7°de gosterilmektedir.

30x30 cm Doz Profili (E=6MV)
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Sekil 4.7: 30x30 cm 6 MV doz profili karsilastirmast

Burada 1sinlanan bolgenin boyutu biiyiidiikce, profillerdeki iist sinirlardaki diizliigiin
bozulmaya bagladig1 goriilmektedir. Bu da gonderilen foton demetinin boyutu biiyiidiikce

sacilmalarin ve dagilmalarin artmasindan kaynaklanmaktadir.

Diger bir 6l¢iim ise fotonlarda cihazin maksimum enerjisi olan 15 MV icin yapilmisgtir.
Sekil 4.8’de ise enerjisi 15 MV olan fotonlarin yiizde derin doz egrilerinin karsilastirmasi

verilmektedir. Fotonlarin maksimum dozu yaklasik 2.5 cm’de biraktiklar1 gozlenmektedir.
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Sekil 4.8: 15MYV enerjili fotonlarin yiizde derin doz egrilerinin karsilastirmasi

15 MV icin 10x10 cm ve 30x30 cm agiklikta 1sinlama yapilmis ve doz profilleri elde
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edilmistir.

10x10 cm Doz Profili (E=15 MV)
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Sekil 4.9: 10x10 cm 15 MV doz profili kargilagtirmasi

Sekil 4.9 10x10 cm 1sinlamada 15 MV enerjili fotonlarin FLUKA ve test sonuglariyla
alman doz profilleri karsilastirmasint gosterirken sekil 4.10’da 30x30 cm 15 MV doz

profillerinin karsilagtirilmasi verilmistir.
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Sekil 4.10: 30x30 cm 15 MV doz profili karsilagtirmasi

10x10 cm i¢in 6 MV ve 15 MV enerjili fotonlarin grafikleri benzerlik gostermektedir.
Yine neredeyse tam uyusan ve flatness degeri neredeyse ayni olan iki grafik olusmustur.
Her ne kadar 30 x30 i¢in doz profillerinde uyusum 10 x10 profilleri kadar iy1 olmasa bile

alanin %80 lik kismi i¢indeki uyusum flatness ve simetri i¢in limitler i¢inde kalmaktadir.
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5. TARTISMA VE SONUC

Giintimiizde geligtirilen lineer hizlandiricilar iyonize radyasyonla yapilan tedavilerde
kullanilan 6nemli cihazlar arasinda yerini almaktadir. Hassas Olciimlerin yapilmasi
gereken bu tedavilerde, lineer hizlandiricilar ile uygun hassashikta tedaviler
yapilabilmektedir. Ayni sekilde cihazin belirlenen limitler icinde olmasi, tedavi
edilecek doku hacmine istenilen dozun dogrulukla verilebilmesi agisindan Snemlidir

(Landberg ve dig., 1999).

Radyoterapide kullanilan cihazlarinin belirlenen plana uygun, optimum ve hatasiz
olarak calisabilmesi, kalite kontrol testleri ile belirli periyotlarla yapilan kontrollerdeki
hassasiyete baglidir. Cihazin kullanimi boyunca, cesitli protokollerce (TRS 398 gibi)
belirlenmis hata paylarinin i¢inde caligsabilmesi, genelde ii¢ ayda bir yapilan bu

kontrollerle miimkiin kilinmaktadir.

Cihazin diizgiin calismasinin  yaninda tedavi planlanmasinin yiiksek dogrulukta
yapilmas1 da kanserli hiicreyi yok etmek ve saglam olan dokularla organlara
verilecek zarart minimuma indirmek acisindan da Onemlidir. Bunun icin tedavi
planlamas1 asamasinda kanserli bolge belirlendikten sonra planlamanin simiilasyonunun
yapilmasi gerekmektedir. Giintimiizde bu planlamalar i¢in cihazlarin kendi yazilimlari

kullanilmakla beraber cesitli Monte Carlo kodlar1 da kullanilmaktadir.

Bu tez c¢alismasinda FElekta marka Lineer Hizlandiricimin periyodik testleri
gerceklestirilmis ve yapilan simiilasyon ile karsilastinlmisti. 6 MV ve 15 MV
enerjilerdeki fotonlar ile insan viicuduna en yakin fantom olarak bilinen su fantomu
tizerine 1smlamalar yapilmistir. Bu 1sinlamalar sonucunda lineer hizlandiricilar i¢in iki

onemli parametre olan doz profilleri ve yiizde derin doz egrileri elde edilmistir.

Olgiimler ve hesaplamalar arasindaki daha iyi karsilastirma icin, (1) diiz bolge, (2)
penumbra bolge ve (3) alan dist diisiik doz da dahil olmak iizere profillerimizdeki ii¢

bolge gdz Oniine alinmistir (Venselaar, 2001).

Her iki enerji degeri i¢in 10x10 cm boyutundaki 1sinlarda diiz bolge i¢in, yerel farkliliklar
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yaklasik %1 civarindadir. Bu sonu¢ cihazdan alinan veriler ile neredeyse aymdir.
Penumbra i¢in yerel farkliliklar % 3-4 oranlarindadir. Burada FLUKA ile 6l¢iim sonuglart
anlamli olmayan farklilik gostermektedir. Alanin geometrik sinirinin diginda yer alan

diisiik dozlu bolgedeki yerel farkliliklar, %10 olarak hesaplanmustir.

Venselaar ve dig. (2001), su fantomunda hesaplama sonuglarinin kabulii i¢in 6nerdigi
tolerans degerleri sOyledir: (1) diiz bolge % 2; (2) penumbra bolgesi, % 10; (3) alan dis1
diisiikk doz, % 30’dur. Calismada elde ettigimiz sonuglarda bulunan yerel farkliliklar1 bu
degerler ile karsilastirdigimizda, sonuglarimizin kabul edilebilir oldugu goriilmektedir.
Her ne kadar iki enerji degeri ve 30x30 cm’de 2 ve 3 bolgelerindeki farkliliklar bir
miktar artsa da onerilen sinirlar icerisinde kalmaktadir. Bu durum modelin farkli durum

ve geometrilerde doz hesaplamasi i¢in kullanilabilecegini gostermektedir.

Demet profillerinin eslestirilmesi aslinda oldukca zordur. Katkida bulunan faktorlerden
biri, iiretici tarafindan saglanan bilgilerde kullanilan yaklasik degerler nedeniyle simiile
edilmeyen bilesenlerin etkisi olabilir. Farkli ve bagimsiz olarak gelistirilen kodlar
tarafindan kullanilan farkli yaklasimlar, bu bolgedeki Olctimlerin ve her bir kodun

hesaplamalar1 arasinda bazi farkliliklar yaratmaktadir.

Daha once bu konuda farkli cihazlar ile yapilan benzer caligmalarin bir kisminda bu
kadar yakin benzerlikler gozlemlenememistir ancak bazi1 caligmalarda bu farkliliklar
daha fazladir. Bunun en biiyiik nedeni ise FLUKA’da iiretilen parcacik sayisinin 10% —
10° seviyelerinde tutulmasidir. Calismamizda pargacik sayist 10° olarak alinmis ve
1stnlama gerceklestirilmistir. 10° — 107 seviyelerindeki pargaciklarla yapilan simiilasyon

sonuclarina yakin sonu¢lanmaktadir (Haneefa ve dig., 2014; Mesbahi ve dig., 2004).

Literatiirde bu konuyla ilgili benzer calismalar gergeklestirilmistir ancak Elekta Marka
cihaz ile FLUKA simiilasyon programi bir arada kullanilmamistir. Mesbahi ve dig.
(2005) yaptig1 calismada Varian marka lineer hizlandiricida foton demetlerini MCNP4C
Monte Carlo kodu ile karsilastirmistir. Fujibuchi ve dig. (2011) ise Varian Marka
lineer hizlandiriciyla PHITS Monte Carlo kodunu karsilastirmistir. Bir bagka ornek ise
Vega-Carrillo ve dig. (2011) ¢aligmasinda Varian ve Siemens marka lineer hizlandiricilar

ile MCNPX programini fotondtron spektrumlarinin karsilagtirilmasi i¢in kullanmustir.

Bu calismanin sonunda FLUKA benzetim programinin yapilan l¢iimlerle uyumlu oldugu
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gozlenmistir. Medikal lineer hizlandiricilarda kullanilan fizik ilkeleri Monte Carlo kodu

olan FLUKA’da uyum i¢inde ¢alismaktadir.

Doz profillerinde yakalanan bu uyum gostermektedir ki FLUKA tedavi planlamasi icin

kullanilabilecek bir benzetim programidir.



52

KAYNAKLAR

Agostinelli, S., Allison, J., ve dig., 2003, Geant4—a simulation toolkit, Nuclear
Instruments and Methods in Physics Research, A 506, 250-303.

Akkor, H., 2012, JAEA’min TRS277 ve TRS 398 protokollerine gore farkli enerjiler icin
sogrulan doz degerlerinin karsilastirilmasi, Yiiksek Lisans Tezi, Fen Bilimleri
Enstitiisii.

Allison, J. ve dig., 2016, Recent developments in Geant4, Nuclear Instruments and
Methods in Physics, 835, 186-225.

Andreo, P., ve dig., 2006, TRS 398: Absorbed Dose Determination in External Beam
Radiotherapy: An International Code of Practice for Dosimetry based on Standards
of Absorbed Dose to Water, International Atomic Energy Agency, Austria.

Ballarini, F., Battistoni, G., ve dig., 2007, The physics of the FLUKA code: Recent
developments, Advances in Space Research, 40(9), 1339-1349.

Chassagne, D., ve dig., 1985, Report 38: Dose and Volume Specifications for Reporting
Intracavitariy Therapy in Gynecology, Journal of the International Commission on
Radiation Units and Measurements, 20 (1).

Cullen, D. E., ve dig., 1997, EPDL97: The Evaluated Photon Data Library 97 Version,
Lawrence Livermore National Laboratory, UCRL-LR-50400, 6.

Douglas, J., 1994, ICRU Report 50:Prescribing, Recording and Reporting Photon Beam
Therapy, Medical Physics, 21, 833-834.

Elekta, 2019, <https://www.elekta.com/radiotherapy/treatment-delivery-systems/elekta-infinity. html>
[Ziyaret Tarihi:24.04.2019].

Fasso®, A., Ferrari, A., Ranft, J., Sala, P.R., 1997, New developments in FLUKA modelling
of hadronic and EM interactions, Tsukuba, 32—43.

Ferrari, A., Sala, P. R., Fasso®, A., Ranft, J., 2005, FLUKA: a multi-particle transport
code CERN-2005-10 (2005), INEN/TC-05/11, SLAC-R-773.

Fujibuchi, T. ve dig., 2011, Estimate of Photonuclear Reaction in a Medical Linear
Accelerator Using a Water-Equivalent Phantom, Nuclear Science and Technology,
2, 803-807.

Green, D., 2000, The Physics of Particle Detectors, Cambridge University Press, UK,
ISBN: 0 52166226 5.

Haneefa, K. A. ve dig., 2014, FLUKA Monte Carlo for Basic Dosimetric Studies of Dual
Energy Medical Linear Accelerator, Journal of Radiotherapy, 2014, ID 343979.



53

Healy, B. J., ve dig., 2017, Cobalt-60 Machines and Medical Linear Accelerators:
Competing Technologies for External Beam Radiotherapy, Clinical Oncology,
29(2), 110-115.

IAEA, 2010, Radiation Biology: A Handbook for teachers and Students, IAEA, Vienna.

Iba Dosimetry, 2019, <https://www.iba-dosimetry.com/product/blue-phantom-2/>,
[Ziyaret Tarihi:16.04.2019].

Iba Dosimetry, 2019, <https://www.iba-dosimetry.com/product/cc 13-ionization-chamber/>,
[Ziyaret Tarihi:16.04.2019].

Iba Dosimetry, 2019, <https://www.iba-dosimetry.com/product/cc04-ionization-chamber/>,
[Ziyaret Tarihi:16.04.2019].

Iba Dosimetry, 2019, <https://www.iba-dosimetry.com/product/blue-phantom-compact/>,
[Ziyaret Tarihi:16.04.2019].

Jan, S. ve dig., 2004, GATE: a simulation toolkit for PET and SPECT., Physics in
Medicine and Biology, 49(19), 4543-61.

Johns, H., Cunningham, J., 1983, The Physics of Radiology, 4th ed, Thomas Books, USA.

Knoll, G. F,, 2000, Radiation Detection and Measurement, 3rd ed., John Wiley and Sons,
Michigan.

Krane, K. S., 2011, 2nd ed. Niikleer Fizik, Palme Yayincilik, Ankara.

Landberg, T., ve dig., 1999, ICRU Report 62: Prescribing, Recording and Reporting
Photon Beam Therapy (Supplement to ICRU Report 50), Journal of the International
Commission on Radiation Units and Measurements, ISBN 0-913394-61-0.

Lennox, A.J., 2001, Accelerators for Cancer Therapy,Radiation Physics and Chemistry,
61, 223-226.

Leo, W. R., 1994, Techniques for Nuclear and Particle Physics Experiments,
Springer-Verlag, Berlin, ISBN 0-387-17386-2.

LHSC, 2011, Celebrating the 60th anniversary of the world’s first cancer treatment with
Cobalt-60 radiation, Thsc.on.ca, [Ziyaret Tarihi:12.04.2019].

Lux,.I., Koblinger, L., 1991, Monte Carlo Particle Transport Methods,Neutron and
Photon Calculations ,CRC Pres.

Mayles, P., Nahum, A., Rosenwald, J. C., 2007, Handbook of Radiotherapy Physics:
Theory and Practice, Taylor and Francis, Florida, ISBN-13: 978-0-7503-0860-1.

McGervey, J. D., 1995, Quantum Mechanics: Concepts and Applications, Academic
Press.

MEB, 2012, Radyoterapi Uygulama Plani, Ankara.

Menzel, H. G., ve dig., 2010, ICRU Report 83: Prescribing, Recording, and Reporting
Intensity-Modulated Photon-Beam Therapy (IMRT), Oxford University Press, 10.



54

Mesbahi, A. ve dig., 2004, Monte Carlo calculation of Varian 2300C/D Linac
photon beam characteristics: a comparison between MCNP4C, GEANT3 and
measurements, Elseiver Applied Radiation and Isotopes, 62 (2005), 469—477.

Mesbahi, A. ve dig., 2005, Development and commissioning of a Monte Carlo photon
beam model for Varian Clinac 2100EX linear accelerator, Elseiver Applied
Radiation and Isotopes, 64 (2006), 656—662.

Mueller, M. J., 2004, Shielding Studies for the CERN Super-Proton-Synchrotron at
Experimental Point 5, CERN-THESIS-2004-038.

NHS, 2017, <https://www.nhs.uk/conditions/radiotherapy/what-happens/>, [Ziyaret
Tarihi:28.05.2017].

Okay, S., ve dig., 2013, Radyoterapi Isinlarimin Kalite Kontroliinde Yar: Iletken Diyot ve

Silindirik Iyon Odast Performanslarimin Karsilastirilmasi, SDU Journal of Science,
8(2), 151-162.

Podgorsak, E. B., 2005, External Photon Beams: Physical Aspects, Radiation
Oncology Physics:A Handbook for Teachers and Students, (ed. E. B. Podgorsak),
International Atomic Energy Agency, Vienna, 161-217.

Podgorsak, E. B., (Ed.) 2005, Treatment Machines for External Beam Radiotherapy,
International Atomic Energy Agency (IAEA).

Potts, P. J., 1987, A Handbook of Silicate Rock Analysis, DOI:
10.1007/978-94-015-3988-3.

Reaside, D. E., 1976, Monte Carlo Principles and Applications, Pyhs. Med. Biol., 21(2),
187-197.

Saha, G. B., 2006, 3rd ed., Physics and Radiobiology of Nuclear Medicine, Springer,
ABD, ISBN-13:978-0387-30754-1.

Stokkevag, C. H., 2010, Measurements of the Photonuclear Neutron Yield During
Radiotherapy Using Bubble Detectors and Thermoluminescence Detectors, Yiiksek
Lisans Tezi, Department of Physics and Technology.

Vega-Carrillo, H. R. ve dig., 2011, Photon and photoneutron spectra produced in
radiotherapy LINACs, Applied Radiation and Isotopes, 5-9 Eyliil 2011, Mexicocity.

Venselaar, J., ve dig., 2001. Tolerances for the accuracy of photon beam dose calculations
of treatment planning systems, Radiother. Oncol., 60, 191-201.

Washington, C. M., Leaver, D., 2016, Principles and Practice of Radiation Therapy, 4th
Ed., Elsevier Mosby.

Werner, C.J., (ed), 2017, MCNP Users Manual - Code Version 6.2, LA-UR-17-29981.

Woodside, G., 1997, Environmental, Safety, and Health Engineering, John Wiley and
Sons, US, ISBN: 0471109320.



55

Zeyrek, C. T., 2013, Iyonize Radyasyon Uygulamalart I¢in Giivenlik ve Korunmaya
Yonelik Genel Kavramlar, Siileyman Demirel Universitesi Fen Bilimleri Enstitiisii
Dergisi, 17(3), 1-9.



56

EKLER

EK 1. Fluka Girdi Dosyas1

TITLE

IBA Blue Phantom2 6 MV photon

DEFAULTS

PRECISIO

BEAM -0.01 -0.0012 -0.5 0.1 0.0 -1. ELECTRON
BEAMPOS 0.0 0.0 157. NEGATIVE

GEOBEGIN

COMBNAME

00

SPH SPOUT 0.0 0.0 0.0 100000.

SPH SPIN 0.0 0.0 0.0 10000.

RPP TARGET -32.25 32.25 -30.75 30.75 1.5 56.
RPP PHANTOM -33.75 33.75 -32.25 32.25 0.0 56.
RPP SOURCEW -2.2.-2.2.156. 156.05

RPP SOURCECU -2. 2. -2. 2. 156.05 156.8

RPP JAWX1 5. 35.-35. 35. 120. 129.

RPP JAWX?2 -35. -5. -35. 35. 120. 129.

RPP JAWY1 -35. 35. -35. -5. 130. 1309.

RPP JAWY?2 -35.35. 5. 35. 130. 139.

TRC FF 0.0 0.0 147. 0.0 0.0 3. 6. 0.0

RCC FFBASE 0.0 0.0 146. 0.0 0.0 1. 8.

END

BLKBODY 5 +SPOUT -SPIN

PHANOUT 5 +PHANTOM -TARGET

VOID 5 +SPIN -PHANTOM -TARGET -SOURCEW -FF
-FFBASE -SOURCECU -JAWXI1 -JAWX2 -JAWY1 -JAWY?2
WATER 5 +TARGET
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FILTER 5 +FF [FFBASE

BEAMTRGT 5 +SOURCEW
BEAMTRGC 5 +SOURCECU

JAWX1 5 +JAWX1

JAWX?2 5 +JAWX?2

JAWY1 5 +JAWY1

JAWY2 5 +JAWY2

END

GEOEND

Plexiglas Acrylic

Chemical H CH3

Formula | |

—C-C—

[

HC-0O-CH

CHOI3

5820

Density variation is very narrow: 1.14-1.19 g/cm3.
MATERIAL 1.17 Plexigla
COMPOUND 8. HYDROGEN 5. CARBON 2. OXYGENPIlexigla
MATERIAL 24. 7.18 CHROMIUM
ASSIGNMA BLCKHOLE BLKBODY
ASSIGNMA AIR VOID

ASSIGNMA Plexigla PHANOUT
ASSIGNMA WATER WATER
ASSIGNMA TUNGSTEN FILTER
ASSIGNMA COPPER BEAMTRGC
ASSIGNMA TUNGSTEN BEAMTRGT
ASSIGNMA TUNGSTEN JAWX1
ASSIGNMA TUNGSTEN JAWX?2
ASSIGNMA TUNGSTEN JAWY1
ASSIGNMA TUNGSTEN JAWY?2
USRBIN 10. DOSE -22. 50. 50. 60.Dose
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USRBIN 10. ENERGY -25. 30. 30. 160.TotEnerg
USRBIN 10. PHOTON -26. 10. 10. 160.Photon
RANDOMIZ 1.

START 1E6

STOP
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