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KUCUK HUCRELI OLMAYAN AKCiGER KANSERI
TEDAVISINDE GATE SIMULASYONU iLE PROTON
TEDAVISI

OZET

Akciger kanseri, kanser ile iligkili 6liimlerde ilk swralarda yer almaktadir.
Gilinlimiizde kanser hastalarini tedavi etmek amaciyla yaygin bir sekilde radyoterapi
kullanilmaktadir. Proton tedavisi, tedavide kullanilan protonlarin benzersiz
karakteristik Ozelliklerinden dolayr akciger gibi kritik dokularin yakiminda olusan
timorler i¢in oldukca uygun bir radyasyon tedavisi seklidir. Bu ¢alismada, Monte
Carlo simiilasyon arac1t GATE (VGATE 7.2) ile bir su fantomu igerisinde akcigerler,
kalp, tiimor ve kemik yapilarin bulundugu bir geometri modellenmistir. Bu benzetim

ile organlarin aldig1 dozlar hesaplanmustir.

Anahtar Kelimeler: Akciger kanseri, Proton tedavi, GATE, Monte Carlo
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PROTON THERAPY BY GATE SIMULATION IN THE
TREATMENT OF NON-SMALL CELL LUNG CANCER

ABSTRACT

Lung cancer is the leading cause of cancer-related deaths. Recently,
radiotherapy is being used extensively for the treatment of patients suffering from
cancer. Proton therapy is a very suitable form of radiation therapy for tumors that
occur in the vicinity of critical tissues such as lung, due to the unique characteristics
of the protons used in the treatment. In this study, a geometry model with lung, heart,
tumor and bone structures in a water phantom is modeled with the Monte Carlo
simulation tool VGATE, verison of 7.2. With this simulation, the acumulated dose
are calculated for each organ.

Keywords:  Lung cancer, Proton therapy, GATE, Monte Carlo






|. GIRIS

Akciger kanseri, diinya genelindeki 2018 yili vaka kayitlarina gore en sik
goriilen kanser tiirleri icerisinde yer almaktadir. Tiirkiye’deki 2018 yili igerisinde
tiim kanserler i¢in toplam 210.537 yeni vaka ve 116.710 liim rapor edilmis olup bu

yeni vakalarin 34.703"i (%16,5) akciger kanseri olarak bildirilmistir.
Radyasyon tedavisi, kii¢iik hiicreli olmayan akciger kanseri (KHDAK) i¢in tek

basina veya kemoterapi ve cerrahi miidahale ile kombinasyon halindeki tedavi
uygulamalarinda 6nemli bir bilesendir. Radyasyon tedavisinin amaci, tiimore gerekli
radyasyon dozunu verirken, tiimor ¢evresindeki normal dokular1t miimkiin oldugunca
korumaktir. Bununla birlikte radyasyon, tiimor ¢evresindeki saglikli dokularda belirli

yan etkilere ve ikincil kanser riskine neden olur.

Son zamanlarda yeni bir radyoterapi yontemi olan proton tedavisinin kanser
tedavisindeki kullanimi hizla artmaya baglamistir. Fotonlarla karsilastirildiginda,
proton tedavisinde kullanilan proton isinlari, karakteristik 6zelliklerinden dolay1
istenilen doku derinliginde maksimum doz birikimi (Bragg tepe noktasi) ve ardindan
¢ok az c¢ikis dozuyla keskin bir doz azalmasi gosterir. Proton tedavisinin bu
dozimetrik farki, 6zellikle kritik organlarda gereksiz bir doz azalmasi sagladigi igin,
bitisik akciger, 6zefagus, kalp, omurilik, trakea gibi kritik yapilara yakin olan akciger
kanseri i¢in uygun bir tedavi secenegidir. Ayrica, proton 1sin1 tedavisi, hem erken
evre hem de lokal ileri evre hastalikta modern foton radyasyon tekniklerinde izole
lokal niiks, toksisite ve yasam beklentisi gibi klinik sonuglari iyilestirmek igin
potansiyel bir ¢dziim olarak ortaya ¢ikmustir.

Son zamanlarda, Monte Carlo (MC) tekniklerinin medikal fizik alanindaki
popiilerligi, 6zellikle proton tedavisi i¢in hizla artmistir. MC simiilasyonlari, 151
hattinin ve dagitim sisteminin ayrmtili bir tanimmi saglayan klinik tesislerin tasarim
ve devreye almmasinda Onemli araglardir ve tiim proton tedavi Sistemini simiile

etmek i¢in potansiyel olarak kullanilabilir. GATE (OpenGATE Collab.), Geant4 kod



kiitiiphanesini kullanarak medikal fizigi simiile eden, diinyanin 6nde gelen tibbi fizik
laboratuvarlar1 tarafindan ortaklasa gelistirilen agik kaynakli bir yazilimdir.

Bu tez calismasinda, vVGATE simiilasyon programi kullanilarak, bu programin
kiitiiphanesinde tanimli olan uygun materyaller ile elde edilen su fantomu ve
icerisinde tanimlanan organlardaki Bragg piklerine ve depolanan doz miktarlarina

bakilarak elde edilen sonuglar tartisilacaktir.



Il. GENEL BIiLGILER

A. Radyasyon

Radyasyon, ‘atomlardan enerji salinimi’ seklinde tanimlanabilir. Diger bir
deyisle, radyasyon, enerjinin elektromanyetik dalga veya parcacik seklinde yayilmasi
olayidir. Burada sozii edilen pargaciklar, atomun yapisini olusturan ana
parcaciklardir. Elektromanyetik dalgalar ise, foton olarak adlandirilan 1sik hizinda
hareket eden paketgiklere sahip dalgalardir. Radyasyonun her tiirii, yayildigi ortama
enerji transfer ederek tiirli etkilesimlere sebebiyet verir (Harorli vd., 2001). Bir
radyonun veya bir mikrodalga firmin ¢alismasi, giinesin yaydigi ultraviyole 1smlar1
fotonlarin tasidig1 enerjiye ornek olarak gosterilebilir. Bunlarin arasindaki fark ise

sahip olduklar1 enerji seviyesidir (Aydin, 2013).
B. Radyasyon Tiirleri

Radyasyon, tasidig1 enerji miktarma gore iyonlastirici ve iyonlastirici olmayan

radyasyon olarak iki ana baslik altinda incelenebilir.

1. iyonlastirict Olmayan Radyasyon

Enerjisi, iyonlastirict radyasyona gore cok daha kiiciik olan ve madde
icerisinden gecerken yiiklii iyonlar olusturmak yerine, atomlarin ve molekiillerin
dongiisel, titresimsel veya elektronik degerligini degistirme yetenegine sahip olan
radyasyondur. Ses dalgalari ile elektromanyetik spektrumun mor &tesi ve daha biiyiik
dalga boylu ismlar1 iyonlastirict ozellige sahip olmayan iginlardir (Wan, vd.
1981:679-681).

2. Iyonlastirie1 Radyasyon

Maddesel bir ortamdan gegerken ortam ile etkilesme sonucunda dogrudan veya
dolayli olarak iyon ¢iftleri olusturabilen X-151m1 veya gamma 1511 gibi

elektromanyetik 1sinlar ile kinetik enerjiye sahip olan yiiklii pargaciklar, agir iyonlar



ve serbest notronlar gibi tanecik karakterli pargaciklar iyonlastirict radyasyona 6rnek
verilebilir (Kwan, 2003).
Iyonlastirict radyasyonlar yapi itibariyle iki gruba ayrilir: Elektromanyetik ve

parcacik radyasyonu.

a. Elektromanyetik Radyasyonlar

Titresim  yaparak ilerleyen elektromanyetik enerji dalgalar1  olan
elektromanyetik radyasyonlar, belli bir enerjiye sahiptir ve kiitlesizlerdir. Biitiin
dalga tiiriindeki radyasyonlar 151k hiziyla (3.108m/saniye) hareket ederler. Goriiniir
151k elektromanyetik radyasyonun bir ¢esididir (Taek.gov.tr, 2019).

X-iginlar1 ve gamma 1smlart elektromanyetik radyasyonlar icerisinde
iyonlastirict etkiye sahip olan radyasyonlardir. Ozellikleri birbirine cok benzer olan
bu 1smlarin aralarindaki en biiylik fark meydana gelis sekilleridir. X-1gmlar1 X-1s1n1
tiipiinden, Gamma 1smlar1 ise atom c¢ekirdeginin igerisinde meydana gelir.
Penetrasyon 6zellikleri ¢ok yiiksek olan X-1sinlar1 ve gamma 1simlar1 insan viicudunu

kolaylikla gecebilirler (Harorl vd., 2001).

b. Par¢acik Radyasyonlar:

Pargacik radyasyonlari belirli bir kiitleye ve enerjiye sahip ¢ok hizli hareket
eden kiigiik parcaciklardir (Harorli vd., 2001). Pargacik radyasyonlar1 dort smifta
incelenir:

Alfa Parcaciklari: Alfa pargaciklar1 iki proton ve iki ndtrondan meydana gelir.
Yapilarinda bulunan protonlardan dolay1 (+) ytiklii pargaciklar olan alfa parcaciklar1
genellikle kararsiz ¢gekirdeklerdir.

Beta Parcaciklar: Beta parcaciklari ¢cok hizli hareket eden ve radyoaktif atomlarin
¢ekirdeginden yayilan, elektron kiitlesine sahip negatif veya pozitif yiikli
parcaciklardir.

Protonlar: Kiitlesi 1 olan ve +1 yiiklii hizlandirilmig pargaciklardir.

Notronlar: Kiitlesi 1 olan ve yiiksiiz hizlandirilmis parcaciklardir.



C. Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

1. Fotonlarin madde etkilesimi

X ve gama 1gmnlart bir ortama girdiklerinde ortamin atomlarmin
cekirdekleriyle ve atomik elektronlariyla gesitli yollarla etkilesebilirler. Etkilesime
giren bu fotonlarn birincil 1s1madan ayrilmasi olayma absorbsiyon, ortamla
etkilesime girmeksizin ortamdan ¢ikan fotonlara da gecen fotonlar olarak ifade edilir
(Sekil 2.1) (Goksel, 2013; Martin, 2013; indico.tarla.org.tr, 2019).

X
Iy - |
R —
—

—s —

Sekil 2. 1 Fotonlarin ortam icerisinden gecerken azalmasi
Kaynak: Martin, 2013

Foton 1sm1 siddetinin bir ortamdan gecerken azalmasi (ateniiasyon);
ortamin azalma katsayisimna ve fotonun igerisinden gegtigi maddenin kalinligina

baglidir (Goksel, 2013; Martin, 2013).
I = Io. e_“x

Bu formiilde; I, gelen 1smin siddetini, | gegen 1smin siddetini, X maddenin
kalinligmi ve p lineer azalma katsayisini gostermektedir. Lineer azalma katsayisinin
sayisal degeri, gelen fotonlarin enerjisine ve maddenin yapisina baghdir (Goksel,
2013; indico.tarla.org.tr, 2019).

Foton 1smi1 siddetinin bagli oldugu parametrelerden biri de yari deger
kalinligidir. Yar1 deger kalinligi (HVL); gelen foton miktarmi yariya diislirmek igin
gerekli olan madde kalinlig1 seklinde tarif edililir. HVL, gegtigi maddenin lineer
absorbsiyon katsayisma bagli olup 1sinin giricilik giiciinii belirlemek maksadiyla
kullanilir (Goksel, 2013; Martin, 2013).

Fotonlar elektromanyetik dalga oldugundan durgun kiitleleri ve yiikleri
yoktur. Bu yiizden ortamla etkilesme mekanizmalar1 yiiklii pargaciklarin madde ile
etkilesiminden ¢ok farklidir. Fotonlarin madde ile etkilesimi sonucunda her etkilesim

tipinin meydana gelme olasiliginin birbirinden bagimsiz oldugu bes olay meydana
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gelir (Goksel, 2013; Martin, 2013). Bunlar; koherent sagilma, fotoelektrik etki,

Compton olayi, ¢ift olusumu ve fotodezentegrasyon olaylaridir.

a. Koherent sacilma

Koherent sagilmada, Sekil 2.2°de sematik olarak gosterildigi gibi gelen
foton, enerjisini atomun dis yoriingelerindeki bir elektrona vermektedir. Elektron,
fotonun dalga boyuna bagli bir frekansla titresime baslar ve meydana gelen bu
titresim sonucunda, elektron, gelen fotonla ayni dalga boyunda elektromagnetik
dalga yaymlar. Gelen fotonun enerjisi ve dalga boyu degismeksizin kiigiik acilarda
istikamet degistirir. Koherent sagilma diisiik enerjili fotonlar ile yiiksek atom
numarali maddeler arasinda gergeklesmektedir. Koherent sagilma olma olasiligi 10
keV’den diisiik olan enerjilerdeki fotonlar i¢in daha baskindir. Koherent sacilma
olayinda foton enerjisinde bir degisiklik olmaz buna ragmen etkilesme fazladir ve
diger etkilesme tipleriyle karsilastirildiginda, daha ytiksek foton enerjilerinde (tani ve
tedavi enerji araliginda) ise, koherent sagilma miktar1 6nemsenmeyebilir (Martin,

2013; slideshare.net, 2019).

AE Sacilan

foton

(selen

(0%

Sekil 2. 2 Koherent sa¢ilma olaymin sematik gosterimi
Kaynak: slideshare.net, 2019

b. Fotoelektrik Etki

Boyle bir etkilesimde, enerjisi diisiik bir foton yoriingeye bagli atomik bir
elektronla carpisir ve tiim enerjisini elektrona transfer ederek elektronun atomdan
firlatilmasina sebep olur ve yoriingeden firlayan elektron fotoelektron olarak
adlandirilir (Sekil 2.3). Atomik elektron, gelen diisiik enerjili fotonun enerjisi hv ile
elektronun yoriingesindeki baglanma enerjisi arasindaki farka esit (yani elektronun
serbest kalmasmi saglayacak) bir enerji ile atomdan ayriir. Atomun tiimi

momentumun korunumu i¢in gereklidir bundan dolay: etkilesmenin, atoma baglh bir
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elektronla meydana gelmesi gerekir ve bu olay yiiksek olasilikla i¢ kabuktaki
elektronlardan bir tanesi ile gergeklesir. Bu tiir etkilesme atomun K, L, M veya N
yoriingelerinde olabilir ve firlayan elektronun yonii gelen fotonun yoniine bagli
olarak degisir. Burada etkilesime giren fotonun enerjisi bu yoriingelerin baglanma
enerjilerine esit veya azicik fazladir. Foton enerjisindeki artmaya bagli olarak
sacilma agis1 azalir. Sagilan elektronlar cogu kez gelen foton istikametinde sagilirlar.
Atomik elektronun yoriingeden firlatilmasinin sonucunda pozitif bir iyon haline
gelen atomun kabugunda olusan bosluk bir iist yoriingedeki yoriingeye daha da zayif
bagli baska bir elektron ile doldurulur. Boylelikle atom kararli hale geger ve bunun
sonucunda ¢ogu kez karakteristik X 1sin1 yaymlanir. Firlatilan elektronun kinetik
enerjisi, her zaman fotoelektrik olayin meydana geldigi uzayda sogurulur. Buna
ragmen fotoelektrik olay sonucu yayinlanan karakteristik X 1gmnlarinin sogurulmasi
da genellikle ayn1 ortam igerisinde, baska bir fotoelektrik etkilesim veya Auger
elektronlarmin yaymlanmasi/ sogurulmasi sonucu gerceklesir. Auger elektronlar
karakteristik X 1smlarmin atomun yoriinge elektronlarmmdan birini kopararak
elektronu yoriingeden firlatmasi sonucu yaymlanir. Firlatilan Auger elektronunun
boslugunu iist yoriingelerdeki bir elektron gelerek doldurur ve boylelikle dncekinden
daha az enerjili bir karakteristik X-1sin1 yaymlanir. Bu dongii en distaki orbitalde bir
bosluk olusana kadar ve bu bosluk serbest bir elektron ile dolduruluncaya degin
stirer. Fotoelektrik olaym olusma ihtimali gelen fotonun enerjisine bagli olup
fotoelektrik olay sonucu enerjinin sogurulmasi ise ortamin atom numarasina baghdir.
Fotoelektrik olay sonucunda sogurulma, maddenin atom numarasmin {igiincti kuvveti
(Z3) ile dogru orantili ve gelen fotonun enerjisinin tigiincii kuvveti (E3) ile de ters
orantilidir (Martin, 2013; indico.tarla.org.tr, 2019; slideshare.net, 2019).
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Sekil 2. 3 Fotoelektrik olaymn sematik gosterimi
Kaynak: indico.tarla.org.tr, 2019

c. Compton Olay1

Compton etkilesiminde gelen fotonun enerjisinin bir pargasi ¢ekirdege en
zayif sekilde bagl olan dig orbital elektronlarindan bir tanesine aktarilmasi sonucu
elektron atomdan firlatilir. Gelen foton ise enerjisi azalmis, dalga boyu artmis ve
yonii degismis bir durumda yoluna devam eder (Sekil 2.4). Burada fotonun
enerjisindeki azalma ve dalga boyundaki degisim yalnizca sagilma agisina baghdir.
Compton sag¢ilmasi sonunda sagilan fotonun sahip oldugu enerji, gelen fotonun
enerjisi degerinden, sa¢ilan elektronun kazandigi kinetik enerji kadar azalmis olur.
Gelen foton tarafindan elektrona iletilen kinetik enerji, sagilan fotonun sagilma
acistyla dogru orantilidir ve agagi yukari foton enerjisi ile artar. Compton etkilesim
katsayist hemen hemen atom numarasindan bagimsiz olup artan enerji ile
azalmaktadir. Compton etkilesimi sonucunda hem enerji hem de momentum
korundugu i¢in 100 keV’den yiiksek enerjilerdeki fotonlar i¢in yumusak dokudaki
(disik Z’li malzeme) Compton etkilesimi gerek fotoelektrik gerekse ¢ift
olusumundan daha biiylik 6nem teskil eder. Bu olaymn etkilesimleri 6zellikle orta
enerjideki (0.5-1.0 MeV) gama 1sinlari igin inem teskil eder. Ek olarak, kiigiik Z’li
malzemelerde 0.1 MeV’in altinda da baskin olabilir. Compton olay1, maddenin atom
numarasindan bagimsiz olup olugma olasilig1 ise maddenin elektron yogunluguyla

artma gosterir (Martin, 2013; indico.tarla.org.tr, 2019; slideshare.net, 2019).
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Sekil 2. 4 Compton olayinin sematik gosterimi
Kaynak: indico.tarla.org.tr, 2019

d. Cift Olusumu

Yiiksek enerjiye sahip (>1.022 MeV) bir foton, bir cekirdegin gii¢lii
elektromagnetik alani ile tesir ettiginde, meydana gelen enerji, biri eksi yikli
(elektron), digeri ise art1 yiiklii (pozitron) bir ¢ift elektrona doniisebilir (Sekil 2.5).
Elektronun veya pozitronun durgun kiitle enerjisi 0.511 MeV i¢in ¢ift olusumu
olayinin gergeklesebilmesi igin ayni1 kiitleye sahip bu iki partikiiliin rtaya ¢ikmasini
gerceklestirecek fotonun enerjisi minimum 1.022 MeV olmalidir. Arta kalan fazla
enerji ise ortaya ¢ikan pargaciklara kinetik enerji olarak iletilir. Cift olusumu olayi,
bir elektronun elektromanyetik alani igerisinde bir negatron, bir pozitron ve geri
tepen bir elektron olusturmasi sonucu da gerceklesebilir. Cift olusumu olayinda,
yiiksek enerjili fotonun enerjisinin timiinii iki elektron kiitlesine doniismesi
Einstein’in 6zel gorelilik teorisine (E = mc?) klasik bir ek olarak gosterilebilir.
Bu olay sonucuna enerji korundugu i¢in elektron ve pozitron ¢ifti durgun kiitlenin
disinda kalan enerjiyi (hv-1.022) paylasirlar. Elektron ve pozitron giftinin kinetik
enerjileri olarak beliren bu enerji esit oranda pay edilmez. Pozitif bir yiikke sahip
cekirdek, pozitif yikli pozitrona ek olarak bir itme kuvveti etkiyerek onun
hizlanmasma sebep olurken, negatronu kendine dogru g¢eker ve kinetik enerjisini
azaltarak yavaglatir. Boylelikle, pozitronun, bir negatrondan hemen hemen 0.0075Z
kadar daha c¢ok kinetik enerjiye sahip olur. Cift olusumu sonunda meydana gelen
pozitron, ortam igerisinde aynen bir elektron gibi etkileserek enerjisini kaybeder.
Sonunda yavaglayan pozitron, ndtr parcacik olan pozitronyum atomunu olugturmak
lizere zit pargacigir negatif yiikli serbest bir elektron ile birlesir ve yok olur ve
kiitleleri elektromagnetik radyasyon seklinde enerjiye doniislir. Bu olay sonucu,
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momentumun korunumundan dolay1 agilari birbirine 180 derece zit yonde ve
enerjileri 0.511 MeV olan iki foton (gama 1s1n1) yayinlanir. Cift olusumu olaymin
olma olasiligr 1.022 MeV esik enerjisi lizerindeki foton enerjileriyle hizla artar ve
asag1 yukari etkilesen maddenin atom numarasmin Kkaresi (Z2) ile artar (Martin,
2013; indico.tarla.org.tr, 2019; slideshare.net, 2019).

Elekiron

Foton

0,511 MeY
Foton

0,511 MeV
Foton

Sekil 2. 5 Cift olusumu ve yok olma olaylarinin sematik gosterimi
Kaynak: indico.tarla.org.tr, 2019

e. Fotodezentegrasyon

Cok yiiksek enerjili (> 10 MeV) foton, atom ¢ekirdegi tarafindan sogurulup
cekirdegin kararliligi bozuldugunda ¢ekirdek bir niikleon (¢ok defa ndtron) firlatarak
kararli hale gelmeye c¢alisir. Firlatilan notronlar da baska g¢ekirdekler ile etkilesirler
ve radyoaktif g¢ekirdekleri ortaya ¢ikarirlar. Bu reaksiyon lineer hizlandiricilarin
baglarindaki metal kesimlerin siirekli olmayacak sekide radyoaktif hale gelmesine
sebebiyet verebilir. Bu etkilesimde notron iiretildigi i¢in 15 MeV ve daha yiiksek
enerjilerden faydalanildig: kliniklerde, nétron zirhlamasi yapilmasi gerekir (Goksel,

2013; Martin, 2013).

f. Etkilesim Olaylarinin Olasiliklar

Doku esdegeri atom numarasi yaklasik Z=7 olan ¢ekirdeklerde gelen
monoenerjik fotonun enerjisi 30 keV’den az ise fotoelektrik olay, 30 keV ile 24 MeV
arasindaysa ise Compton olayr dominanttir. Megavoltaj enerji degerlerinde enerjinin
fazlalagmasiyla Compton etkisi azalir, ¢ift olusumu etkisi artar. 24 MeV’de Compton

ve ¢ift olusumu etki orani ise esittir. Bu enerjiden degerinden daha yiiksek enerjilerde
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cift olusumu baskin olmaya baslamaktadir (Goksel, 2013). Farkli foton enerjilerine

bagl gelisen etkilesimler Sekil 2.6’daki grafikte gosterilmistir.

120 -
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Sekil 2. 6 Fotonun madde ile etkilesmesinin foton enerjisine ve sogurucu
maddenin Z sayisina bagli olarak degisimi
Kaynak: slideshare.net, 2019

2. Parcacik Radyasyonlarinin Madde ile Etkilesimi

Pargacik radyasyonlarmm madde ile etkilesimi alfa pargaciklarmin, beta
parcaciklarinin, elektronlarin, nétronlarin ve protonlarm madde ile etkilesimleri

olmak tizere 5 grup altinda incelenir.

a. Alfa Par¢aciklarimin Madde ile Etkilesimi

Alfa parcaciklar1 3He +2 atomunun cekirdegi olup niikleer bozunumlar
sonucu agia cikar. Alfa pargaciklari tiim enerjilerini kisa ve dogrusal bir yol
boyunca tiiketirler. Yiiksek iyonizasyon giicline sahip olan alfa parcaciklar1 hiicre
icine girdiklerinde son derece biiyilkk biyolojik hasarlara sebebiyet verirler.
Etkilestikleri ortam icerisindeki atomlarin negatif yiiklii elektronlar1 ile ¢arpisirlar ve
elektronlarm atomdan kopmasma veya yoriingelerini degistirmesine sebebiyet
verirleer. +2 yilikli olduklarindan, iki elektronla birleserek notr bir hal alirlar

(Goksel, 2013; indico.tarla.org.tr, 2019).

b. Beta Parcaciklarimin Madde ile Etkilesimi

Beta pargaciklari, radyoaktif c¢ekirdeklerden ndtron ve proton doniigiimii
sonucu firlatilirlar. Fiziksel 6zellikleri elektronunkiyle ayni olan beta pargaciklari

cogunlukla yollar1 iizerindeki atomlarin yoriinge elektronlari ile ¢arpisirlar. Carpisma
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sonucu hizlarmin azalmasiyla, iyonizasyon yogunlugu da artar. Beta pargaciklarin
kiitleleri ve yiikleri alfa pargaciklarininkine nazaran kii¢iik oldugu i¢in bu parcaciklar
madde ile alfa pargaciklarindan daha az etkilesirler. Bu sebeple bu pargaciklarin
erisim araliklar1 alfa parcaciklarina gore daha uzundur (Goksel, 2013;
indico.tarla.org.tr, 2019).

c. Elektronlarin Madde ile Etkilesimi

Elektron 1sinlar1 pargacik hizlandiricilarinda iretilir ve kiitleleri diger
parcaciklarin atomik kiitlelerine gore daha kiictiktiir. Elektron 1smlar1 sogurucu bir
ortam icerisinden gecerken, ortamin atomlariyla gesitli yollarla etkilesir. Sogurucu
bir ortam ile etkilesen hizlandirilmig bir elektron, iyonizasyon, eksitasyon, elastik ve
inelastik carpisma olmak iizere dort farkli etkilesimde bulunur (Goksel, 2013;
indico.tarla.org.tr, 2019).

d. Notronlarin Madde ile Etkilesimi

Notronlar  proton hizlandricilarinda  iretilirler.  Yiksiiz — parcacik
radyasyonlar1 olan notronlar elektronlar ile veya g¢ekirdekle Coulomb etkilesmesine
girmezler ve dogrudan iyonizasyon olusturamazlar. X-isinlar1 ve gamma 1sinlarinda
oldugu gibi madde ile indirekt iyonizasyon olusturarak etkilesirler. Notronlar diisiik
atom numarali maddelerin c¢ekirdekleri tarafindan sogurulurlar ve c¢ekirdekten
‘recoil’ ad1 verilen protonlarin yaymlanmasina neden olurlar. Notronlar daha yiiksek
atom numarali maddeler ile etkilestiklerinde ise ¢ekirdek pargalanmasi olay1
meydana gelir ve daha diisiik enerjili agir ve yiikli pargaciklar, ndtron ve gama
ismlart agiga c¢ikar. Bu olay disinda yavas nétronlarin cekirdekle etkilesimi
durumunda radyoaktif c¢ekirdekler de olusabilir. Notronlar lineer enerji transfer
(LET) degerleri ve biyolojik etkileri elektrona, protona ve fotona nazaran oldukca
yiiksektir. Yavas notronlarin ¢ok agir olan ¢ekirdeklerle etkilesmesi sonucu niikleer
reaktorlerin gii¢ liretimini saglayan fisyon reaksiyonuna sebep olabilir. Notronlarin
madde ile etkilesmesi sonucu elastik veya elastik olmayan carpismanin meydana
gelme olasiligi ortamin atom numarasina ve ndtronlarm enerjisine baglidir. Elastik
carpisma olaymda ndtronun kinetik enerjisi, ¢ekirdek ve ndtronun kendisi arasinda
paylasilir. Bu olay sonucunda nétron enerji kaybedip yavaslarken ¢ekirdek yiiksek
enerjili bir hal alir (Goksel, 2013; indico.tarla.org.tr, 2019).

12



Bazi durumlarda hedef ¢ekirdek notron yakalayabilir. Notron yakalayarak
uyarilan ¢ekirdek daha sonra bir gama fotonuyla beraber daha diisiik kinetik enerjiye
sahip bir notron yayar. inelastik sagilma olarak adlandirilan bu tip bir etkilesmenin
olma olasilig1 hedef ¢ekirdegin yarigapt ve gelen nétronun enerjisi ile dogru orantili
olarak artar. Notron yakalama adi verilen etkilesmede ise notron, sagilmalar sonucu
enerjisini belirli bir miktarda kaybettikten sonra atomun c¢ekirdegiyle dogrudan
etkilesir ve c¢ekirdek tarafindan emilir. Bu etkilesme gelen ndtronun enerjisiyle ters

orantilidir (Goksel, 2013; indico.tarla.org.tr, 2019).

e. Protonlarin Madde ile Etkilesimi

Kiitlesi elektronunkinin 1836 kat1 olan protonlar pozitif birim yiike sahip
parcaciklardir. Protonun madde ile etkilesimi, enerji kayb1 ve sagilma mekanizmalar1
elektronunkine benzer sekildedir. Protonun atomik kiitlesi elektrona kiyasla c¢ok
biiylik oldugu icin elektrona gore sacilma olaylarinda minimum yon degisikligi
gosterir. Boylelikle sogurucu ortam i¢inde derine dogru diiz bir ¢izgi boyunca
ilerlerler. Agir yiiklii parcaciklar absorbe edici ortam igerisinde ilerlerken ulagim
aralig1 boyunca hizlica artan 6l¢iide enerji kaybederler ve ulagim araliklariin sonuna
yaklastiklarinda ise bu kayip miktar1 azami seviyeye erisir. Ciinkii agir yiikli
parcaciklar i¢in enerji kayip orani ortamin atom numarasmin ve pargacigin hizinin
karesine baghdir (Z?/V?). Bu yiizden par¢acigm hizinmn azalmasina ve atom
numarasinin artmasina bagl olarak enerji kayip orani da artar. Protonun yiikli ve
ayni zamanda agir bir parcacik olmasi onun ortama girdiginde etkilesmeler sonucu
yavaslamasma ve yavasladik¢a da enerji kayip oranmin daha da artmasma sebep
olur. Proton, enerjisine bagli olarak, ulasim araligmm sonuna dogru belirli bir
raddeye geldiginde ortamdaki durdurma giicii en yiiksek degere ulasir ve boylece
parcacigin enerjisi ansizin sifira diiser. Protonun menzil-enerji kaybi grafigine
bakildiginda; enerji kaybi miktar1 erisim mesafesinin sonuna yakin yerlere kadar
goreceli olarak sabit bir degerde kalirken, menzilinin sonunda ise Bragg piki adi
verilen, aniden yiikselen bir tepe olusturur (Goksel, 2013).

Protonun yapist ve etkilesimi Boliim 4’te daha kapsamli olarak anlatilmaktadir.
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I11. KANSER

Kanser, hiicrelerin kendiliginden anormal sekilde boliinlip cogalarak,
kontrolden ¢ikip doku ve organ disma yayildigi ve buralarda biiyiidiigii, 6liimlere
sebebiyet verebilen bir hastaliktir (Gronning, 2015: 549-553).

A. Akciger Kanseri

Akciger kanseri, kansere bagli 6liimlerin 6nde gelen nedenlerindendir.
Akciger kanserli hastalarda 1995'ten 2001'e kadar 5 yillik goreceli sagkalim orani
%15,7 idi. Lokal evre (%49), bolgesel evre (%16) ve uzak evre (%2) hastalig1 olan
hastalar i¢in 5 yillik géreceli sagkalim orani, tan1 asamasina bagli olarak belirgin bir
sekilde degismektedir ( Cancer.gov, 2019).

Akciger kanseri, akciger dokusunun malign transformasyonu sonucu olusan
bir kanser tiirii olup, trakea, bronslar, bronsioller gibi alt solunum yollar1 ya da
akciger parenkiminden gelisen tiimorler icin akciger kanseri terimi kullanilir
(Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008).

Akciger, gogiis boslugunda biri sagda ve digeri solda olmak iizere iki
tanedir. Sag akciger, orta lobu list lobdan ayiran ve anterior ugtan oblik fissiire kadar
uzanan horizontal fissiir sebebi ile iist, orta ve alt lob olmak iizere ii¢, sol akciger ise
ist ve alt lob olmak iizere iki, toplamda bes lobdan olusur. Sirayla li¢ ve ikiye
bdliinen sag iist ve sag orta loblar hari¢ her bir lob, ii¢ilinciil brons ile beslenen bes
boliime ayrilir. Akcigerin drene olan lenf diigiimleri sirasiyla mediastende ikincil
brons, ana kok brons ve cevresindeki trakeal ve vaskiiler yapilar boyunca
intrapulmoner, hiler ve mediastinal nodal gruplara ayrilir (Sekil 3.1). Akcigerlerin
lizeri ise plevra denilen seréz bir zarla kaphdir (Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008; Cliffor
vd., 2013).
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Sekil 3. 1 Akcigerin yapis1 ve anatomik alt bolimleri
Kaynak: megep.meb.gov.tr, 2019

Akcigerin atardamarlari, toplardamarlar1 ve lenfatikler akcigere i¢ orta
ylizden (hiler bolge) girip ¢ikarlar (Sekil 3.2). Bronslar, duvarlarinda kilcal
damarlarin yayili oldugu, alveol adi verilen i¢i hava ile dolu keseciklerde biter.
Trakea, C6 vertebra diizeyinde baglayarak T4 vertebra diizeyinde ikiye ayrilarak
bronslar1 olusturur. Daha sonra bu bronslar akcigerde ince bronsiollere ayrilirlar

(Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008).
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Sekil 3. 2 Akcigerin dolagim sistemi Kaynak: acilveilkyardim.com,
2019

Kanser lokal invazyon, kan damarlar1 ve lenfatik damarlar yolu ile 3 sekilde
yayiir. Lenfatik yayilm c¢ogunlukla intrapulmoner, hiler, mediastinal,
supraklavikiiler ve skalen lenf nodu bdlgelerini icerirken, kars1 akciger, karaciger,
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bobrek iistii bezi, beyin ve kemik metastazlar1 kan damarlar1 araciligiyla metastaz sik
stk goriiliir. Timoriin lokal yayilim ile gogiis duvari, mediastinal yapilar, biiylik
damarlar ve kalbe invazyon yapmasi olasidir (Giintekin, 2013).

Akciger dokusunun igerisimde agr1 hissini beyne tastyan lifler olmadig1 i¢in
kanser belli bir biiyiiklige erisinceye kadar hastanin hemen hemen highir sikayeti
olmayabilir. Bu yiizden akciger kanseri hastalarinin ¢ogu teshis edildiklerinde
hastalik ileri seviyededir. Akciger kanserlerinin ¢ok az bir kismu kiiratif tedavi
olasiligmin en yiiksek oldugu erken evrelerde teshis edilebilmektedir. ileri hastalik
seviyesindeki hastalar i¢cin mevcut tedavilerle hastaligin tedavisi pek miimkiin

olmamaktadir (Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008).

B. Histopatolojik Tipler

Akciger kanseri, temelde kiiciik hiicreli akciger kanseri (KHAK) (%15) ve
kiigiik hiicreli olmayan akciger kanseri (KHDAK) (%85) olmak {izere iki temel
kategoride incelenir. Akciger kanserinin hiicre smiflandirmas1 Diinya Saglik Orgiitii
(WHO) / Uluslararas1 Akciger Kanseri Calismasi Dernegi (IASLC) tarafindan
yapilir. KHDAK’nin adenokarsinoma (%40), skuamdz hiicreli (yassi epitel hiicreli,
epidermoid) karsinom (%25) ve biiylik hiicreli akciger kanseri (%10) en sik goriilen
3 ana KHDAK tipleridir (Cancer.gov, 2019).

Adenokarsinom: Genellikle sigara Oykiisii olmayan kisilerde, kimi zaman
skar dokusu zemininde gelisen bu tiimor, terminal bronsiyol epitelinden koken alir.
Tiimdr, histopatolojik olarak ¢ogu kez karmasik heterojen bir yapiya sahip olup
genellikle akcigerin dis kisimlarinda baslayarak viicudun diger kisimlarma yayilir.
Bronkoalveolar adenokarsinom gibi alt tipleri mevcuttur (Beyzadeoglu ve Ebruli,
2008).

Skuamoz hiicreli karsinom: Genellikle ana bronglardan birinde baslamakla
beraber goreceli olarak yavas biiylime egilimindedir. Sigara kullanimiyla yliksek
derecede iliskilidir ve erken donemde metastaz gdstermez. Akciger kanserlerinin
diger tiirlerine gore gogiiste daha uzun siireli olarak lokalize olur. Buna epidermoid
karsinom veya yassi hiicreli karsinom ad1 da verilir (Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008).

Biiylik hiicreli karsinom: Morfolojik olarak skuamdz veya glandiiler
ayrimlagsma gostermeyen, poligonal niikleuslu, iri, belirgin niikleoluslu hiicrelerden

olusan tiimdr ¢esididir. Sigara ile iligkilidir. Genellikle kii¢iik bronglarda baslamakla
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birlikte akcigerin herhangi bir kesiminde belirebilir. Bu tiimorler, tant konuldugu
zaman genellikle biliylik boyutlardadir. Merkezi sinir sistemine ve mediastene
yayilma egilimindedirler (Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008).

Bu histolojiler siklikla birlikte siniflandirilir ¢iinkii tani, evreleme, prognoz
ve tedavi yaklasimlar1 benzerdir (Cancer.gov, 2019).

Oksiirme, nefes darhgi, yorgunluk, gogiis, omuz, sirt ya da kolda agri,
tekrarlayan pndmoni ya da bronsit, balgamda kan tiikiirme (hemoptizi), istah ve kilo
kaybi, genel agrilar, ses kisikligi, hiriltili solunum, yiiz ya da boyunda sislik akciger
kanserlerinin baglica semptomlar1 arasinda yer alir (Beyzadeoglu ve Ebruli, 2008;
Cliffor vd., 2013).

Sigara igmek, sigara dumanina maruz kalmak, asbest, arsenik, krom,
berilyum, nikel, kurum veya katranlara maruz kalmak, radon gazina maruz kalmak,
bilgisayarli tomografi (BT) taramalar1 gibi radyasyon i¢eren goriintiileme testlerine
maruz kalmak, atom bombasi radyasyonuna maruz kalmak, hava kirliliginin oldugu
yerde yasamak, akciger kanseri aile dykiisiine sahip olmak akciger kanseri riskini
artiran baglica nedenler arasinda yer alir. Ayrica yashlik ¢ogu kanser i¢in ana risk
faktoriudiir. Yaslandik¢a kanser olma riski artar (Cancer.gov, 2019).

Kanserin evresi, tiirli, epidermal biiylime faktorii reseptorii geni veya
anaplastik lenfoma kinaz geni gibi belirli genlerde mutasyonlar olup olmadigi,
Oksiiriik veya nefes almada zorluk gibi belirti ve semptomlarn olup olmadigi,
hastanin genel saghigi gibi bazi faktorler prognozu (iyilesme sansi) ve tedavi
alternatiflerini etkiler. Buna ragmen kiiglik hiicreli olmayan akciger kanserli

hastalarin gogu i¢in giincel tedaviler kanseri tedavi etmez (Cancer.gov, 2019).

C. Akciger Kanseri’nde Tani

Akciger kanserinde tiimor tanisi  konulabilmesi i¢in  tiimdriin
goriintiilenmesi gerekir ve hastanin muayene bulgular1 ile anemnezinde sorgulanan
belirtiler bir araya getirilince genel bir diisiince ortaya ¢ikar. Daha sonra hastalik
tanisiin konmasi i¢in bu belirti ve bulgular laboratuvar ve radyolojik tetkikler ile
desteklenir.

Direkt grafi: Anamnez ve fiziksel muayeneden sonra ilk yapilmasi gereken
radyolojik inceleme postoanterior akciger grafisidir. Soliter pulmoner nodiil, hiler

dolgunluk, pnémonik infiltrasyon, mediastianin genislemesi, atelektazi, plevral sivi
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ve lokalize saydamlikta artma gibi goriintiiler tespit edilebilir (Alar ve Sahin, 2012:
68-74).

Bronkoskopi: Endoskopik bir islem olup akciger kanseri tanisinin
histopatolojik olarak konmasma olanak verir. Burundan veya agzindan trakea ve
akcigerlere bronkoskop olarak adlandirilan igikli-kamerali bir cihaz sokulur. Bu
cihaz araciligiyla trakea ve akcigerdeki biiyiik hava yollar1 izlenir. Tiimor saptanirsa
ince biikiilebilir bir igne ile parca alinir. Bu igleme biyopsi denir. Santral yerlesimli
ve endobrongiyal bileseni olan tiimorlerde tani degeri %90’ m {izerinde, periferik
lezyonlarda ise tani degeri %40 oranina kadar azalmaktadir (Cancer.gov, 2019;
Almeida, 2012: 11-16).

Transtorasik ince igne aspirasyon biyopsisi: Bu yontemin tani orani yiiksek
oldugu i¢in siklikla periferik, soliter, multipl yuvarlak opasitelerde ve pankoast
tiimorlerinde ilk olarak diisiiniilmesi gerekir. Bu yontem, genellikle bronkoskopide
taninin tam olarak konamadigi, soliter kitleler, son derece periferik akciger lezyonlari
ve pancoast tiimorlerinde balgam sitolojisinden sonra tercih edilecek ilk tani
yontemidir. BT veya ultrasonografi esliginde bir igne yardimiyla kitleden 6rnek
alinir. Yalniz bu islem sirasinda kanama, pnémotoraks gibi istenmeyen gelismeler
yasanabilir (Alar ve Sahin, 2012: 68-74).

Mediastinoskopi: Genel anestezi altinda mediastinoskop veya video-
mediastinoskop denen bir alet esliginde, mediastendeki lenf bezleri ve Kitlelerden
biyopsi alman cerrahi bir islemdir. Gogiis kemiginin en istiine bir kesik yapilir ve
gbgiise bir mediastinoskop yerlestirilir. Mediastinoskop, goriintiilleme i¢in lensi ve
15181 olan ince, tlip benzeri bir alettir. Ayrica, bir kesme aletine ve kanser belirtileri
icin mikroskop altinda kontrol edilen doku veya lenf nodu numunelerini ¢ikarmak
i¢in bir araca sahip olabilir. Tan1 ve evreleme amaciyla uygulanir (Cancer.gov, 2019;
(Alar ve Sahin, 2012: 68-74).

Torakoskopi: Lokal anestezi altinda ve sedoanaljezi ile hastanin toraks
kavitesi i¢ine girilerek lezyonlardan biyopsi almak ve plevral siviyr bosaltmak gibi
maksatlar icin kullanilir. iki kaburga arasma bir kesik yapilir ve gdgiise bir
torakoskop yerlestirilir. Torakoskop, goriintiileme i¢in lensi ve 15181 olan ince, tiip
benzeri bir alettir (Cancer.gov, 2019; Alar ve Sahin, 2012: 68-74).

Torakotomi: Minimum invazif yontemler ile tanist konamayan hastalarda
en son care olarak kaburgalar ile gdgiis arasinda torakoskopi islemindekinden daha

biiyiikk bir kesi yapilarak torakotomi ile kitleden direkt biyopsi alinir ve kitlenin
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evresine bakilarak cerrahi olarak hastalikli bolge kesip ¢ikarililir (Cancer.gov, 2019;
Alar ve Sahin, 2012: 68-74).

Endoskopik ultrason (EUS): Akcigerin, lenf bezlerinin veya diger alanlarin
biyopsisini almak i¢in kullanilan bir ultrason tiiriidiir. Bir endoskop, goriintiileme
icin lensi ve 15181 olan ince, tiip benzeri bir alettir. Ultrason probu ve biyopsi ignesi
olan bir endoskop agizdan yemek borusuna yerlestirilir. Prob, 6zofagus yakinindaki
lenf bezlerinin sonogramini (bilgisayar resmi) olusturan ekolar1 yapmak icin yiiksek
enerjili ses dalgalarinin (ultrason) viicut dokularindan gelen yankilarmi alir.
Sonogram, doktorun lenf nodlarindan doku ¢ikarmak i¢in biyopsi ignesinin nereye
yerlestirecegini gormesine yardimei olur. Bu doku kanser belirtileri i¢in mikroskop
altinda kontrol edilir (Cancer.gov, 2019).

Laboratuvar testleri: Viicuttaki kan, doku, idrar veya diger madde
orneklerini test eden tibbi prosediirlerdir. Bu testler hastaligin teshis edilmesine,
tedavinin planlanmasma ve kontrol edilmesine ya da zaman i¢inde hastaligin
izlenmesine yardimc1 olur (Cancer.gov, 2019).

Balgam sitolojisi: Bir patologun, kanser hiicrelerini kontrol etmek igin bir
balgam Ornegini yani akcigerlerden toplanan mukusu mikroskop altinda
goriintiiledigi bir islemdir (Cancer.gov, 2019).

Ultrasonografi (USG): Kitleye transtorasik igne aspirasyonu uygulanarak
periferik akciger kanserinde lezyonun plevra ile iligskisini ortaya ¢ikarma noktasinda
onem tasir (Cancer.gov, 2019).

Lenf nodu biyopsisi: Lenf nodunun tamami veya bir kismmin ¢ikarilmasi
islemidir. Patolog, kanser hiicrelerini kontrol etmek icin lenf diigiimii dokusunu
mikroskop altinda goriintiiler (Cancer.gov, 2019).

Akciger kanseri teshisi konulduktan sonra, kanser hiicrelerinin akcigerler
icinde mi yoksa viicudun diger kisimlarimda mi1 yayildigini bulmak i¢in testler yapilir
bu siirece evreleme denir. Kiiglik hiicreli olmayan akciger kanserini teshis etmek igin
kullanilan testlerin bazilar1 da hastalig1 evrelemek i¢in kullanilir. Bu testler sunlardir:

Bilgisayarli Tomografi (BT) : BT taramasi1 oncelikle tlimoriin boyutunu
belirlemek i¢in kullanilir. Toraks BT taramasi sonucu gozlemlenen ii¢ boyutlu
goriintii ile kitleye nasil ulagilabilecegine karar verilir ve tiimoriin damarsal ve komsu
diger yapilarla alakasi gosterilir. Akciger kanseri olan ve oldugundan siiphelenilen
hastalarda spiral BT ¢ekilmelidir. Kontrastli sekilde c¢ekilmesi tavsiye edilir. BT

taramasi iist abdomen, karaciger ve adrenal (bobrekiistii) bezleri icerecek sekilde
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asagl dogru uzanmalidir. Primer timdriin boyutu ve yayilimi, mediastinal ve ist
abdomene (karaciger ve siirrenal) metastazin1 gosterir. Akciger grafisinde kitle
lezyonu saptanan her hastaya radyolojik bir yontem olan toraks bilgisayarl
tomografisi (BT) uygulanmalidir. Tiimoriin genel yapist ve dagilimi, hiler bolge ve
mediastinal tutulum ile bu bdlgedeki lenfadenopatiler, biiyiik damar ve kalbe
invazyonu, gogiis duvarina tutulumu, plevral eflizyon gibi tiimoriin evrelemesinin
yani sira cerrahisi i¢in gereken dnemli ipuglar1 bilgisayarli tomografi ile elde edilir
(Mcloud, 2002: 123-135).

Magnetik Rezonans Goriintiilleme (MRG): Siiperior sulkus tiimorlerinde
brakial pleksus ve vertebra invazyonunun degerlendirilmesi digindaki akciger kanseri
evrelemesinde, toraks MRG’nin toraks BT’ye gore istiinliigli bulunmamaktadir.
Beyindeki metastazin arastirmasinda MRG, BT’ye gore daha duyarhdir. Yumusak
dokularda daha iyi goriintiiye sahip olmasi, bir¢ok planda kesit almasi yani daha
kiiciik ve daha fazla lezyon yakalama gibi 6zellikleri nedeniyle mediastenin, siiperior
sulkusun, gogiis duvarmin, kalp ve bliyiik damarlarm, diyafragma ve spinal kanalin
daha ayrmtili degerlendirilmesine imkan saglar. Buna ragmen BT ‘ye gore akciger
parenkimi hakkinda daha az bilgi verir ve BT den daha pahalidir (Cancer.gov, 2019;
Alar ve Sahin, 2012: 68-74).

Pozitron Emisyon Tomografisi (PET): Tiumoriin anatomik olarak
degerlendirmesinden daha ¢ok biyolojik degerlendirmesini temel alir. Radyoaktif 8F
gostergeli florodeoksi glukoz (FDG) kullanilarak uygulanir ve tiimor hiicreleri gibi
giiclii glukoz tiiketimi olan hiicrelerin bu maddeyi tutmalar1 temeline dayanir.
Viicudun tamaminda radyoaktif sekeri tutan tiimor hiicrelerinin goriintiilenmesine
olanak saglar. Tamda, evrelemede ve tedaviye yanitin degerlendirmesinde
kullanilabilir. Akciger kanserini tespit etme ve 6zellikle uzak metastazlar igin %79-
95 gibi etkili bir duyarlilik gosterir. BT/PET kombinasyonu ile %98 oraninda dogru
tiimor evrelemesi saglanir. Arastirmalar ®F-FDG PET taramasimin, akciger kanserli
hastalarda mediastenin evrelemesi i¢in BT taramasindan daha dogru oldugunu
gostermistir (Cancer.gov, 2019; Alar ve Sahin, 2012: 68-74).

BE.-FDG PET taramasi beyin disindaki uzak metastatik hastaligin
evrelemesinde geleneksel goriintiilemeye gore tanisal avantajlar sunmaktadir ancak,
standart ®F-FDG PET taramalarmnin smirlamalar: vardir. ®F-FDG PET taramalar:
pelvisin altina uzanamayabilir ve alt ekstremite uzun kemiklerinde kemik

metastazlarini tespit edemeyebilir. F-FDG PET taramasmda kullanilan metabolik
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izleyici, beyinde ve idrar yolunda biriktiginden, F-FDG PET taramasi bu
bolgelerdeki metastazlarin tespiti i¢in giivenilir degildir (Cancer.gov, 2019).

BT goriintiileme ve ®F-FDG PET taramasi kombinasyonu: BT gériintiileme
ve ®F-FDG PET taramasinm kombinasyonu, yalnizca BT goriintiilemeden daha
fazla duyarliha ve oOzgiilliige sahiptir. BT taramasi ve 8F-FDG PET taramasi
sonuglar1 birbirlerini desteklemediginde mediastinal lenf diiglimlerinde kanserin
tespiti i¢in mediastinoskopi gereklidir (Cancer.gov, 2019).

Kemik taramasi: Kemikte kanser hiicreleri gibi hizla bdliinen hiicrelerin olup
olmadigini kontrol etmek i¢in yapilir. Damar i¢ine ¢cok az miktarda radyoaktif madde
enjekte edilir ve bu radyoaktif madde kan dolasiminda ilerler. Radyoaktif madde,
kemiklerde kanserle toplanir ve bir tarayici tarafindan tespit edilir (Cancer.gov,
2019).

Solunum fonksiyon testi: Akcigerlerin ne kadar iyi ¢alistigmi gérmek igin
yapilan bir testtir. Akcigerlerin ne kadar hava alabildigini, havanin akcigerlere nasil
girip ¢iktigini, ne kadar oksijen kullanildigin1 ve solunum sirasinda ne kadar
karbondioksit verildigini 6lger (Cancer.gov, 2019).

Kemik iligi aspirasyonu ve biyopsisi: Kalga kemigine veya gogiis kemigine
ici bos bir igne sokularak kemik iliginin, kanin ve kii¢clik bir kemik pargasinin
¢ikarilmasi iglemidir. Bir patolog kanser belirtileri aramak i¢in kemik iligini, kani ve

kemigi mikroskop altinda goriintiiler (Cancer.gov, 2019).

D. Evreleme

Akciger kanserlerinin dogru bir sekilde tanilanmasi ve evrelendirilmesi i¢in
hastanin Oykiisii dinlenmeli, fiziksel muayenesi yapilmali, toraks grafisi, toraks
tomografisi, PET-CT ve beyin MR gibi diagnostik goriintiilemesi ve laboratuvar
testlerinin yapilmasi gerekir. Hem KHDAK hem de KHAK i¢in akciger kanserinin
gruplandirilmasi ve evrelendirilmesi Amerikan Kanser Ortak Komitesi (American
Joint Committee on Cancer- AJCC) tarafindan belirlenen kriterlere gore
yapilmaktadir. Cizelge 3.1°de gosteridigi gibi, Uluslararas1 Kanser Kontrol Birligi
(The Union for International Cancer Control-UICC) Aralik 2016’da yaymlanan ve
Ocak 2017 tarihinden itibaren kullanilabilen malign tiimorlerin revize edilmis timor,
nod ve metastaz (TNM) siniflamasin1 16 Aralik Diinya Akciger Kanseri
Kongresi’'nde agiklamistir. Yayinlanan son baski olan 8. baskidaki (Cizelge 3.1) en
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fazla goze carpan iki degisiklik hem T hem de M evresinin daha ayrintili olarak
smiflandirilmis olmasidir (Rami vd., 2014: 1618-1624).

Cizelge 3. 1 Akciger kanseri AJCC tiimor, nod ve metastaz smiflandirilmasi (8.
baskiya gore) Kaynak: Rami vd., 2014: 1618-1624

T/IM NO N1 N2 N3

Tla<1 1Al 1B A 1B

T1  Tib>1-2 A2 1B A 1B
T1c>2-3 IA3 1B A 1B
T2a,Cent IB ]=] A 1B

T2 T2a>3-4 IB ]=] A 1B
T2b>4-5 A 1]=] A 1B
T3>5-7 11B A 1B lnic

T3 T3 Inv 11B A 1B Ilnic
T3 Satell 1]=] A 1B "nc

T4>7 A A B "nc

T4 T4 Inv A A 1B "nc
T4 Ipsi Nod A A B "nc

Mla Contr Nod IVA IVA IVA IVA

MIA  Mla PI Dissem IVA IVA IVA IVA
MIb Single IVA IVA IVA IVA

Mic Multi VB VB VB VB

Tekrarlayan kii¢iik hiicreli olmayan akciger kanseri, tedavi edildikten sonra
niikseden (geri donen) kanserdir. Kanser beyinde, akcigerde veya viicudun diger
kisimlarinda geri gelebilir. Metastatik tiimdr, primer tiimor ile ayni kanser
tiiriindedir. Ornegin, kiiciik hiicreli olmayan akciger kanseri beyne yayilirsa,
beyindeki kanser hiicreleri aslinda akcier kanseri hiicreleridir. Hastalik beyin

kanseri degil metastatik akciger kanseridir (Cancer.gov, 2019).
E. Toksisite ve Normal Doku Toleranslari

Cilt tahrisi, 6zofajit, bulant1, kusma yorgunluk gibi akut etkiler akciger kanseri
tedavisi i¢cin radyasyon tedavisinde goriilen yaygin toksisitelerdir. Perikardiyal

eflizyon, perikardit, radyasyon pnOmonisi, Ozefagus striktiirii/fistiil ve ikinci
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kanserler subakut ve ge¢ toksisiteler arasinda yer alir. Bu etkiler kritik organlara ait
doz-hacimsmirlamalari ile azaltilabilir veya yok edilebilir (Cancer.gov, 2019; Cliffor
vd., 2013).

F. Tedavi

Akciger kanseri tedavi plani, hastaligim bulundugu evre, hastanin yasi,
performans durumu, diger hastaliklari, akciger ve kalp organ fonksiyonlari
degerlendirilerek yapilmalidir. Akciger kanserinde tedavi yaklasimi biliyiik oranda
tanmnin KHDAK veya KHAK olusuna bagl olarak degisir. Erken evre (evre LII)
KHDAK i¢in tercih edilen tedavi yontemi genellikle cerrahi olup adjuvan
radyoterapi lokal ilerlemeleri azaltmaktadir. Ayrica, merkezi olmayan, rezeke
edilebilen tiimorii olan ve hem BT hem de PET goriintiilerinde nodal metastazi
olmayan hastalar i¢in de cerrahi rezeksiyon onerilmektedir. Lobektomi, BT de solid
bir goriiniime sahip olan ve > 2 cm boyutunda tiimorlerin standart cerrahi segenegi
olarak kabul edilmektedir. Multifokal akciger kanseri olan hastalar igin
multidisipliner ~ timor kurulunda tartisgilarak  miimkiinse tam rezeksiyon
onerilmektedir (Cancer.gov, 2019; Cliffor vd., 2013; Giintekin, 2013).

Son yirmi yil i¢inde, daha alt evredeki hastalar i¢in heniiz tam bir netlik
saglanamamis olmasiyla beraber, N1 ve N2 hastaligi (evre II-11l) olan hastalarda
adjuvan kemoterapinin fayda sagladigi netlesmistir ve 5 yilda %4 ila %5 mutlak
sagkalimi iyilestirdigi gosterilmistir. Evre IA hastalar1 i¢in postoperatif KT daha kot
sonu¢ vermistir. Evre IB hastalarinda alt grup analizi ¢ogunlukla > 4 cm tiimorli
hastalardan kaynakli oldugu distiniilen kii¢iik bir sagkalim avantaji gésterilmistir
(Cancer.gov, 2019).

Kiiratif amacglh radyoterapinin rolii, lokal ileri (Eberhardt vd., 2015: 1573-
1588) ve erken evre KHDAK hastalar1 i¢in iyi bilinmekle beraber, akcigerin diisiik
elektron yogunlugu, solunum ve kardiyak nedenli tiimor hareketi ve 6zefagus, spinal
kord gibi kritik yapilara yakin oldugu i¢in radyoterapi i¢in zorlu bir anatomik
bdlgedir. Ancak, RT teknolojilerinin gelisimiyle bu zorluklarm ¢ogu giderilmistir.
Gelismis bir RT teknigi olan stereotaktik viicut radyoterapisi (Stereotactic Body
Radiotherapy-SBRT) periferik, medikal olarak inopere kabul edilen erken evre
KHDAK’ 11 hastalar i¢in standart bir tedavi olarak kabul edilmektedir (\Vansteenkiste

vd., 2013: 89-98). Onceden inopere kabul edilen erken evre hastalar i¢cin sadece
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konvansiyonel radyoterapi uygulanmaktaydi ve kotii sonuglar vermekteydi, fakat
SBRT’nin gelisimiyle ciddi sagkalim ve lokal kontrol avantaji saglanmistir. Lokal
ileri KHDAK nin tedavisi genel olarak eszamanli kemoterapi ve radyasyon tedavisi
ile birlikte yapilmaktadir. Post-operatif radyoterapi, cerrahi sinir pozitif ya da
patolojik N2 olan hastalarda uygulanmaktadir. Sistemik ajanlar, palyatif evre IV ya
da evre IB’den IIIA’ya cerrahi rezeksiyon sonrasi adjuvan olarak verilmektedir.
Kanserin geri donme riskini azaltmak i¢in ameliyat sonrasi verilen tedaviye adjuvan
tedavi denir (Cancer.gov, 2019).

Son yillarda kiiciik hiicreli olmayan akciger kanserinin tedavi secenekleri
arasinda yeni bir radyasyon tedavisi yontemi olan proton tedavisi yaygin olarak

kullanilmaya baslanmaistir.
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IV. PROTON TEDAVI

Proton tedavisi, bir timdri i1simlamak amaciyla geleneksel X-isinlarmnin
yerine yiiksek enerjili proton isinlar1 kullanan, tam olarak kanserli hiicreleri hedef
alan, bu hiicrelerin DNA'larina saldiran ve yikimlarini uyaran gelismis bir external
radyasyon tedavisi olup 1954’ten beri kanser tedavisinde kullanilmaktadir

(ibaworldwide.com, 2019).
A. Proton Tedavi’nin Tarihsel Gelisimi

Protonun varlig1 ilk olarak Ernest Rutherford tarafindan 1919'da gosterildi ve
E.O. Lawrence 1930'da ilk siklotronu insa etti (Khan ve Gibbons, 2014). Harvard
Universitesi'nden Robert Wilson, 1946'da hizlandirilmis protonlarm radyasyon
tedavisi amaciyla kullaniminin g6z 6niinde bulundurulmas: gerektigi konusunda ilk
onerisini yapt1 (Khan ve Gibbons, 2014; Wilson, 1946:487-491). 1954°te ise ilk hasta
uygulamalar1 bildirilmis olup Tobias ve Lawrence Berkeley Laboratuvari'ndaki
meslektaglari ile ilk kez 1955'te hastalar1 protonlarla tedavi etti (Khan ve Gibbons,
2014; Lawrence, vd.1958: 121-134). Bunun ardindan USA Harvard Universitesi
MGH’de (Massachusetts General Hospital) ve Isve¢ Uppsala Universitesi’nde klinik
tedavi uygulamalar1 baslamistir. Bu yillarda kullanilan proton ismlarimin kaynagini
ireten hizlandiricilar istenen tiim derinliklere erisebilecek enerji seviyelerine sahip
degillerdi. Bu yiizden, bu donemlerde proton tedavi uygulamalar1 ancak viicudun
belirli ~ bolgelerinde  smirhi  kalmustir.  Proton  tedavisi  uygulamalarinin
gerceklestirildigi bu ilk yillarda glioblastoma, uveal melanomlar, kafa tabani
sarkomlar1, hipofiz adenomlar1 ve serebral arteriyo-venéz anevrizmalar gibi
hastaliklar yer almaktadir (Liu ve Chang, 2011:315-326). Loma Linda
Universitesi’nde 1990 senesinde hastane bazli proton tedavisi uygulamalari
baglamistir ve 2008 yili sonuna dek hemen hemen 13 bin hasta proton isinlar1 ile
tedavi edilmistir (Gragoudas, vd.2002:1665-71). MGH’de 2001 yilinda, MD
Anderson kanser merkezinde ise 2006 yilinda proton tedavi merkezleri faaliyete

gecirilmistir.1980’lerden 2000°li yillara degin hem arastirma enstitiileri icinde hem

27



de hastane bazli olmak iizere genis bir cografya igerisinde proton tedavisi yayilmigtir
(Higsonmez ve Giiney, 2013:167-78). Su anda diinyada 1954’ten itibaren 86 proton
ve 13 karbon-iyon olmak tizere toplamda 99 parcacik tedavi merkezi faaliyettedir.
Bunun disinda, 43 tedavi merkezi yapim asamasinda, 24 tedavi merkezi ise planlama

acamasindadir (Ptcog.ch, 2019).
B. Protonun Yapisi ve Etkilesimi

Proton, hidrojen atomunun ¢ekirdegi olup birim pozitif yiik ( 1.6 x1071° C)
tasir ve elektronun kiitlesinin yaklasik 1,836 kati olan 1.672 x10727 kg’hk bir
kiitleye sahiptir. Uzun zamandan beri, maddenin ayrilmaz bir temel bileseni kabul
edilen proton, mevcut temel parcacik teorisine gore (Standart Model) bir altyapiya
sahiptir. Gluonlar tarafindan bir arada tutulan {i¢ kuarktan (ikisi yukar1 ve biri agag)
olusur. Proton >1032 yillik yar1 dmre sahip en kararli par¢aciktir ve bozunma sonucu
bir nétron, bir pozitron ve bir ndtrinoya doniisiir. Sekil 4.1°de gosterildigi gibi,
protonlar sogurucu bir ortam igerisinde ilerlerken, ortamin atom ¢ekirdegi ve atomik
elektronlari ile etkilesime girerek iyonizasyon, Coulomb sagilmasi, elastik sagilma ve
inelastik sagilma yaparak madde ile etkilesirler. Niikleer reaksiyonlara sebep olan

atom ¢ekirdegi ile nadir ¢arpismalar yapmalar1 nadirdir (Khan ve Gibbons, 2014).

Protonlar Coulomb kuvveti araciligi ile atomlarm uyarilmasi i¢in kinetik
enerjilerinin bir kismimi yitirdigi ve bdylece sogurulan doza sebep olan atomik
elektronlar ile elastik olmayan sagilmalar ve enerji kayb1 olmadan meydana gelen
elastik sagilmalar yaparlar. Ayrica g¢ekirdek ile bremsstrahlung etkilesimleri de
miimkiin olabilir ancak ihmal edilebilir. Protonlarmn ¢oklu Coulomb sa¢ilimmin ana
katk1 maddesi niikleer sagilmadir. Madde icerisinde yavaslayan protonlar coulomb
etkilesimleri disinda sekonder (ikincil) radyasyona sebep olan niikleer etkilesimlerle
de enerji kaybeder. Protonlar ve notronlar, enerjiyi etkilesim noktasindan uzaga
tagiyabildikleri i¢in niikleer etkilesimlerin en o6nemli ikincil parcaciklardir. Bu
yiizden, herhangi bir proton tedavi kurulusunda nétron radyasyonuna karsi koruma
yapilmalidir. Notron {iiretimi Onlenemez fakat sacilma sisteminde, agiklikta ve
kompansatorde Tlretilen notronlarin etkisi koruyucu kullanilarak azaltilabilir.
Notronlar ayrica hastanin kendisinde de iiretilebilir ve bunu 6nlemek i¢in hicbir sey

yapilamaz. Uretilen toplam nétron miktari, protonlarm niifuz ettigi malzemenin
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miktarina baghdir. Bu yiizden ihtiya¢g duyulan minimum enerjiyi noziile ¢ekerek
ndtron iiretimi azaltilabilir (Paganetti ve Boldfelt, 2005).

Son olarak, uyarilmis c¢ekirdekler, ikincil protonlar, notronlar ve bazi
durumlarda alfa parcaciklarinin olustugu, niikleer reaksiyonlar {iretmek igin
cekirdekle kafa kafaya ¢arpismalar da nadir olsa da miimkiindiir (Khan ve Gibbons,
2014). Bu gibi atomik veya niikleer etkilesim olaylar1 sonucunda doku igerisinde
hareket eden protonlar, enerjilerini kaybederek yavaslarlar. Enerjisi azalan bu
protonlarin yoriinge elektronlariyla etkilesimleri artar ve bu etkilesim menzillerinin

sonunda maksimuma ulasir (Paganetti ve Boldfelt, 2005).

p’

Y, N

-~
nucleus

Sekil 4. 1 Protonlarin atom ile etkilesme mekanizmalari: (a) iyonizasyon (uyarma)
(b) Coulomb sacilmalar1 (¢) ¢ekirdek ile elastik ¢arpismalar1 (d) ¢ekirdek ile elastik
olmayan garpismalar1. Kaynak: web.itu.edu.tr, 2019

Daha agir yiiklii parcaciklara sahip olduklar1 i¢in proton isinlar1 elektron
isinlartyla karsilastirildigi zaman ¢ok daha kiigiik acilardan sagilir. Bu yiizden, proton
ismlari, elektron veya foton ismlarindan daha keskin bir lateral dagilima sahiptir
(Khan ve Gibbons, 2014).

Diisiik atom numarali (Z) malzemelerde protonlar i¢in kiitle durdurma giicii
yani g / cm? cinsinden birim yol uzunlugu basina enerji kayba, yiiksek atom numarali
(Z) malzemelerden daha fazladir. Bu nedenle, g / cm? basina diisiik atom numarali
malzemeler protonlari yavaglatma konusunda daha etkilidir fakat yiiksek atom
numarali malzemeler diisiik atom numarali malzemelere gore protonlar1 daha genis
acilardan yayar. Bundan dolayi, sagilma foilleri prensibine gore, eger minimum
enerji kaybina ugramis bir 1sm1 sagmak istiyorsak, yiiksek atom numarali
malzemeleri, protonun enerjisini minimum sagilma ile azaltmak istiyorsak da diisiik
atom numarali malzemeleri kullanmaliy1z. Boylelikle, 151 enerjisindeki sagilmay1 ve

azalmay1 kontrol edebiliriz (Khan ve Gibbons, 2014).
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Protonlarin niifuz etme menzilleri oldukg¢a iyidir ve viicut igerisine
girdikleri zaman hizlari, minimum iyonlagma noktasi = 0,96 nin altina diistiiglinden
yavaglarlar. Yerel iyonlasma ise (dE/dx) kabaca 1/ B? ile hizli bir sekilde artmaya
baslar. ‘Bethe Block’ formiilii ile tanimlanan bu olay sonucunda, protonlar madde
icerisinde elektronlarla etkileserek enerji kaybederler (Ulu, 2008).

Protonlar, geleneksel radyasyon tedavisinde kullanilan fotonlardan farkli
dozimetrik O6zelliklere sahip pargaciklardir. Geleneksel radyasyon tedavisinde
kullanilan X 1gnlar1, timore ulasmadan evvel kisa bir maksimum doz noktasi (build-
up) bolgesinden sonra, dokuda artan derinlik ile {issel olarak azalan bir enerji
birikimi gosterek dozlarinin biiyiik bir kismini tiimorii ¢evreleyen saglikli dokuya
aktaran yiiksek oranda niifuz edici elektromanyetik dalgalardir. Buna karsin, pargacik
tedavisinde kullanilan protonlar ise, proton 1smimnin menzilinin sonuna dogru
penetrasyon mesafesi ile artan ve maksimum bir degere ulasan bir enerji birikimi (
yani proton dozunda artig) gostermektedir (Sekil 4.2) (ibaworldwide.com, 2019;
(Paganetti ve Boldfelt, 2005).
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Sekil 4. 2 Geleneksel X-1s1n1 tedavisi ile proton tedavinin karsilastiriimasi
Kaynak: enlight.web.cern.ch, 2019

C. Bragg Zirvesi

Lineer enerji transferi (LET) olarak da adlandirilan dogrusal (lineer)
durdurma giicii (-dE/ dx), bir partikiiliin sogurucu bir ortam igerisinde birim yol

uzunlugu bagina ortalama enerji kayip oramidir. Bir ortamdaki doz birikimi ve
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radyasyonun biyolojik etkinligi ile yakindan ilgili olan LET, MeV / cm birimlerinde
Olgtliir fakat suda genellikle keV / um olarak ifade edilir. Protonun enerjisinin bir
fonksiyonu olarak hesaplanan ¢esitli malzemeler icin proton durdurma gli¢leri,
Uluslararas1 Radyasyon Birimleri ve Olgiimleri Komisyonu'nda verilmistir ( ICRU)
Report 49 (icru.org, 2019).

Sogurucu bir ortamda hareket eden yiikli bir partikiiliin iyonlagsma ve
uyarmadan kaynaklanan enerji kayb1 orani, partikiil yiikiiniin karesiyle orantil,
hizinin karesiyle ise ters orantilidir. Parcacik enerji kaybederken yavaslar ve
boylelikle parcacigin birim yol uzunlugu basina enerji kaybi orani artar. Pargacik,
menzilinin sonuna yaklasirken hizi sifira yaklastigi i¢in bu noktada enerji kayb1 orani
maksimumdur. Pargacik menzilinin sonunda olusan doz birikimindeki bu keskin artis
Bragg zirvesi olarak adlandirilir (Khan ve Gibbons, 2014). Sekil 4.3’te gosterildigi
iizere agwr yukli parcaciklar olan karbon ve proton, sogurucu madde igerisinde
ilerlediklerinde menzillerinin sonunda maksimum bir enerji kayb1 gosterirken, foton
radyasyonu, kinetik enerjisinin biiyiik bir kismin1 menzilinin baginda kaybeder ve

menzile bagl olarak enerjisi de giderek azalir.
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Sekil 4. 3 Proton tedavisinde Bragg Piki olay1 Kaynak: erdit.eu, 2019

Bragg Piki’nin derinligi; protonlarin ilk enerjisine, yiiklerine ve
etkilestikleri ortamin yogunluguna bagli olarak degisir.

Monoenerjik bir proton 1smnmin Bragg zirvesi, 1sinlanacak c¢ogu hedef
hacmi kapsayamayacak kadar dardir. Daha genis ve daha derindeki hacimleri
kapsamak amaciyla Bragg zirvesi farkli enerjilerdeki birka¢ 1sminm st iiste
bindirilmesi ile yayilabilir (Sekil 4.4). Bu ismlara yayillmis Bragg tepe ismlari
(SOBP) denir. SOBP 1ginlari, hedef hacmin distal ucunu kaplayacak kadar yiiksek
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enerjili monoenerjik bir 1s1n kullanilarak ve proksimal kismi kaplamak igin ise azalan
enerjili 1sinlarin eklenmesiyle olusturulur. Bu teknik, saglikli dokuya geleneksel
foton veya elektron tekniklerinden ¢ok daha diisiik dozlar verir. Bununla birlikte,
derin-doz dagiliminda lateral penumbra (%80 dozdan%20 doz seviyesine kadar olan
lateral mesafe) g6z Oniine alindiginda hafif bir fark vardir. Genis derinliklerde proton
ismlar1 i¢in olan penumbra tipik olarak birka¢ mm foton isinlarindan biraz daha

genistir (Khan ve Gibbons, 2014; Paganetti ve Boldfelt, 2005).
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Sekil 4. 4 Farkli enerjilere sahip birkag 1simnin iist {iste bindirilmesiyle elde edilen
SORB 1smlar1 Kaynak: pubs.medicaldosimetry.org, 2019

Timore daha yliksek dozlarin verilebilmesi ve tiimor kontrol olasiliginin
(TCP) fazla olmas1 proton 1sinlarmin klinik kullanimi i¢in en 6nemli gerekcelerden
biridir (pubs.medicaldosimetry.org, 2019). Diger 1s1n modalitelerine kiyasla proton
tedavide daha kiicliik bir normal doku hacmi ismnlanwr. Buna bagli olarak tedavi
edilecek hacim azalir ve daha diisiik bir integral doz nedeniyle hasta toleransi da
artmis olur. Proton tedavi 6zellikle kritik organlarm yakimninda bulunan ve diizensiz
sekilde olan lezyonlar i¢in ¢ok uygun bir radyasyon tedavisi yontemidir. Ayrica
proton tedavide integral dozda azalma oldugu i¢in pediatrik hasta gruplarinda
retinoblastoma, meduloblastoma, rabdomyosarkom ve Ewing sarkomunun tedavisi
icin hala gelisim evrelerinde olan normal dokulari korumak adma proton tedavinin
kullanilmasi1 oldukga 6nemlidir (Paganetti ve Boldfelt, 2005).

Sekil 4.5°te ¢esitli enerji degerlerine sahip protonun su igerisinde menziline

bagl olarak doz degerlerindeki degisimler gosterilmistir. Proton enerjisindeki artiga
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bagli olarak proton giris dozunun ve Bragg piki genisliginin de giderek arttig1

goriinmektedir.
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—— 115 M\
— 120 MV
—125 M\
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180 M\
160 M\
170 MaV/
180 Me\
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e 200 M2V
210 MV
220 M\
230 MV
e 2850 M2V

Dosage (%)

Depth in water (mm)
Sekil 4. 5 Cesitli proton enerji degerlerini gosteren derin-doz egrisi

Kaynak: pubs.medicaldosimetry.org, 2019

D. Radyobiyoloji (RBE, LET ve OER)

Esit doz degerlerine sahip farkli tiplerdeki iyonlastiric1 radyasyonlar ayni
biyolojik etkiyi olusturmadigindan bu durum rélatif biyolojik etkinlik (RBE) olarak
ele alinir. Herhangi bir radyasyonun rélatif biyolojik etkinligi, referans bir radyasyon
(genellikle ortovoltaj (250 kVp) X-ismlar1 veya Co-60 (MV) gama isinlarinin) i¢in
absorblanan dozun, genellikle hiicre sagkalimi i¢in ayni biyolojik etkiyi tiretmek
tizere bir test radyasyonundan absorblanan doza oranidir. Diger bir deyisle, RBE,
farkli LET degerindeki iyonlastirict etkiye sahip radyasyonlarin biyolojik etkilerini
karsilastrmak amaciyla tanimlanan bir parametredir (indico.cern.ch, 2019;
trod.org.tr, 2019).

standart bir radyasyon dozu

RBE=

test radyasyonu dozu

Fraksiyon basma dozun azalmasma bagl olarak RBE artar. Farkli RBE

degerlerine sahip radyasyonlarin doz esdegerlerinin hesaplamalarinda kalite faktorii
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(Q) kullanilir ve kalite faktorii LET ile dogru orantilidir (indico.cern.ch, 2019;
trod.org.tr, 2019).

Deneysel olarak oOlgiilen bir miktar olan RBE, radyasyonun tipine ve
kalitesine(LET), biyolojik sistemin hiicre tipine ve hiicrenin DNA ¢ift sarmal
kopmalarmi onarma yetenegine, radyasyon (fraksiyon) dozuna, doz hizina, ¢evresel
faktorlere ve oksijenasyona baglidir. Cift sarmal DNA'ya sahip organizmalar i¢in
RBE, 100 keV / pm civarinda LET radyasyonu i¢in maksimum seviyeye ulasir ve
daha sonra enerji fazlalig1 veya asir1 yiik nedeniyle yiiksek LET ile azalir (Sekil 4.6)
(indico.cern.ch, 2019; trod.org.tr, 2019).

ID i ¥ - —— - 3
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RBE

O N o @
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0. I 10 100 1000
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Sekil 4. 6 OER ve RBE’nin LET’in bir fonksiyonu olarak degisimi. Optimum
RBE ve hizli OER diisiisii yaklasik ayn1 LET degerinde (100 keV / um)
gerceklesir Kaynak: indico.cern.ch, 2019

RBE ile ilgili kritik 6neme sahip faktor LET'dir. LET, radyasyonun yolu
boyunca birim mesafede maddeye transfer ettii enerji miktar1 olarak tanimlanir.
LET degeri ne kadar biiyiikk olursa, RBE degeri de o kadar biiyiikk olur. Yikli
parcaciklarin LET degerleri genellikle megavoltaj X-isinlarindan daha biiyiik
oldugundan RBE degerleri 1.0'a esit ya da daha biiyiiktlir. Notronlarin ayrica geri
tepme protonlarini iceren etkilesimlerinden kaynaklanan LET degeri daha yiiksek
oldugu i¢in 1.0'dan daha biiyiik RBE degerine sahiptir. Diisiik LET e sahip yiikli
parcaciklarin RBE degeri ise yaklasik olarak 1’dir. Radyasyonun LET’ine bagh
olarak olusturdugu biyolojik etkilerin (RBE) farkliligi, dokuda yarattiklar1 farkli
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iyonizasyon degisiminden kaynaklanir ve bu fark radyasyonun agirlik faktorii olarak
tanimlanir (Khan ve Gibbons, 2014).

Iyonizasyon yogunlugu ise herhangi bir iyonlastiric1 radyasyonun maddesel
bir ortam i¢inde katettigi mesafe boyunca olusturdugu iyon ¢iftlerinin sayisidir. LET
ile iyonizasyon yogunlugu arasinda dogru bir orant1 vardir. Partikiilin agirhigi ve
dolaysiyla yiikii arttikca LET de artar. Parcacigin hizi azaldikca LET artar fakat
parcacigin penetrasyonu azalir. LET arttik¢a radyasyonun oldiiriicti etkileri artar.
Sogurucu bir ortam igerisinde hareket eden bir parcacik ortam ile ¢esitli etkilesimler
yaparak menzilinin sonuna dogru yavaslayarak durur. Buna baglh olarak LET ve
RBE artar, sonunda maksimuma ulasir ve azalir. Bu nedenle, yiiklii pargaciklarin
RBE'si Bragg piklerinin bulundugu bolgede en fazladir. Buna bagli olarak, SOBP
boyunca proton RBE'sinde ve LET’indeki kiiclik bir artis nedeniyle 1smin
penetrasyonunun birka¢ mm kadar daha uzamasi beklenir. Hesaplamalar sonucunda
LET'in SOBP boyunca ve SOBP'in terminal ucunda belirgin sekilde arttigi
goriilmiistiir. Bu noktadaki RBE'deki bu 6l¢iilebilir artig, 1smin biyo-etkin menzilinin
birka¢ mm uzamasina neden olur. Bu durum tedavi planlamasinda, 6zellikle tek alan
planlarinda veya kritik bir yap1 i¢inde veya yakinindaki bir alan menzilinin sonu i¢in

diistiniilmelidir (Paganetti ve Boldfelt, 2005; trod.org.tr, 2019).

Surviving fraction

0.001
0

Sekil 4. 7 Diisiik lineer enerji transferine sahip X-1sinlar1 ve agir yiiklii parcaciklar ve
ndtronlar gibi yliksek LET radyasyonu i¢in tipik hiicre sagkalim egrilerinin
karsilastirilmas1 Kaynak: Khan ve Gibbons, 2014
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Cesitli 1smlama kosullarinda ve biyolojik son noktalarda protonlarin
RBE'sini belirlemek i¢in kapsamli radyobiyolojik ¢alismalar yapilmustir. Her ne
kadar klinik bir proton 1simninin enerjisi azalirken RBE'sinin derinlik ile siirekli olarak
artmasina ragmen tek bir yuvarlama degeri RBE benimsenmistir. Cogu tedavi tesisi,
tiim proton enerjileri, doz seviyeleri, dokular ve SOBP tarafindan kapsanan bolgeler
icin doz yonergelerinde, kobalt-60 veya megavoltaj X-isin1 1sinlarima gére protonlar
icin 1.1'lik bir RBE kullanir. 1.1'lik degere sahip bu evrensel RBE faktorii, proton ve
foton sinlarina klinik yanitin kaba bir sekilde anlasilmasini saglamak i¢in kabul
edilmistir. RBE'nin klinik durumlarda degiskenliginin % 10-20 arasinda olduguna
inanilmaktadir (Khan ve Gibbons, 2014).

Radyasyonun madde ile etkilesmesinde diger onemli bir biyolojik etki
oksijen etkisidir. Normal oksijen oranina sahip hiicreler (aerobik) diisiikk oksijen
oranina sahip hiicrelerden (hipoksit hiicre) daha az radyasyona direng gosterirler. Bu
yilizden tiimor tedavisinde hipoksit hiicreleri yok etmek icin daha fazla doza ihtiyag
vardir. Bu etki, Oksijen Arttirma Oran1 (Oxygen Enhancement Ratio-OER) olarak
ifade edilir ve

OER = Dhipoksik
Daerobik

seklinde tanimlanir. Dp;poksi Sabit miktarda hipoksik bir hiicreyi yok etmek i¢in agir

iyonlarda gerekli doz miktar1, D,epppir Sabit miktada bir hiicreyi yok etmek igin
gerekli olan doz miktaridir (Gray, 1961:803-815).

X 1smlarmin OER degeri 3 civarindir. X 1sinlar1 i¢in OER degerinin 2.5 ile
3 arasinda olmasi, hipoksik hiicreleri yok etmek i¢in gerekli doz miktarinin ayni
kosullar altindaki aerobik hiicreleri yok etmek icin gerekli olan doz miktarindan 2.5 -
3 kat daha fazla olmasi anlamimna gelir. OER degeri yiiksek enerjili karbon
demetlerinde diisiik LET degerinde 2,6 civarinda iken diisiikk enerjili ve yiiksek
LET’li oldugu Bragg pikine yakin kisimda 2’ye diiser. Boylece OER degerinin
karbon gibi agir iyonlar igin daha az oldugu ve dolayisiyla X 1gmlarina nazaran agir
iyonlarla bir tlimorli hiicreyi yok etmek icin gerekli doz miktarmmin daha az oldugu

goriilmektedir (Gray, 1961:803-815).
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E. Proton Tedavisi Isin fletimi Ekipmanlar

Tedavi i¢in kullanilacak proton isinlar1 yolculuguna enjektdr icerisinde baglar.
Enjektor, proton iginlarini 151k hizinin %10'una hizlandirmak igin bir iyon kaynagi
ve dogrusal parcacik hizlandiricis1 olmak iizere iki farkli cihaz kullanir. Hammadde
olarak hidrojen gazi kullanilir. Bir protondan ve etrafini saran bir elektrondan olusan
hidrojeni, iyon kaynaginda plazmaya doniistiirmek ve protonlar1 ¢ikarmak igin
elektrik desarjlar1 (alan) kullanilir. Burada bir saniyeden daha az bir siirede hidrojen
atomlar1 negatif yiikli elektronlara ve pozitif yiiklii protonlara ayrilir. Protonlar bir
vakum tiipii vasitasiyla dogrusal bir hizlandiriciya enjekte edilir ve pozitif bir elektrik
yiikii tagidiklari i¢in elektrik kuvveti (Coulomb kuvveti) kullanilarak hizlandirilirlar.
Lineer hizlandirici igerisinde protonlar1 5 m'ye kadar dogru bir ¢izgide hizlandirmak
icin yliksek frekansl elektrik alanlar1 kullanilir. Lineer hizlandirict igerisinde birkag
mikrosaniye gibi kisa bir slirede protonlarin enerjisi 7 milyon elektron volta (MeV)
ulagir. Burada belirli bir enerjiye kadar hizlandirilan protonlar daha sonra vakum bir
tiip igerisinde aktarilir ve daha sonra verilen derinlikteki bir tiimériin distal kenarina
ulagmak i¢in gereken enerjiye hizlandirilmak tizere proton hizlandiricisina yani
siklotrona veya sinkrotrona aktarilir (mdanderson.org, 2019; nptc.city.nagoya.jp,
2019).

1. Proton Hizlandiricilar

Pargacik hizlandiricilar1 protonlar1 hizlandirmak i¢in bir elektrik alani ve
yiiklii parcaciklari yonlendirmek i¢in bir miknatis alani kullanir. Proton tedavisi,
parcacigin klinik kullanim i¢in yeterli bir enerjiye ulasana kadar tekrar tekrar elektrik
alanindan ge¢cmesine neden olan dongiisel parcacik hizlandiricilar1 gerektirir
(oncolink.org, 2019).

Protonlar, bir siklotron, dogrusal (lineer) bir hizlandirict veya bir
senkrotron kullanarak yiiksek enerjilere hizlandirilabilir. Bu hizlandiricilarin
herhangi bir tirii 2 ila 3 dakika gibi kisa bir silirede igerisinde herhangi bir
derinlikteki bir tiimor igin SOBP isinlarint verecek kadar yeterli yiiksek enerji
(6rnegin, 10 ila 250 MeV) ve yiiksek 1s1n yogunlugu gibi klinik gereksinimler
tarafindan belirlenen parametrelere sahip olmalidir (Khan ve Gibbons, 2014).

Tedavi edici uygulama i¢in proton isinlari, 150 ila 250 MeV enerjileri

arasinda degisir. Dogrusal hizlandiricilarin yapisinda yer alan elektrik alan kuvveti
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proton 1smi1 tedavisinde kompakt bir makine olusturmak icin yeterli olmadigindan,
agir yukli parcaciklar1 ve protonlar1 radyasyon tedavisi i¢in gerekli olan yiiksek
enerjilere hizlandirmak icin uygun degillerdir. Dogrusal bir hizlandiricida proton
tedavisi i¢in klinik olarak gerekli enerji araliginda proton 1sinlar1 liretmek i¢in biiyiik
miktarda alan gerekir. Protonlar1 hizlandirmak i¢in lazer-plazma parcacik
hizlandiricilarin1 ve yliksek gradyanli elektrostatik hizlandiricilar: igeren yeni
teknolojilerin yapimi diisiiniilmektedir (Khan ve Gibbons, 2014).

Siklotronlar ve senkrotronlar proton tedavi igin yeterince yliksek enerji ve
yogunlukta proton 1sinlari iiretebildikleri i¢in klinik tesislerde kullanim i¢in
uygundur. Siklotronlar ve senkrotronlar 15in spesifikasyonu ve alan gereklilikleri
acisindan birbirlerinden biraz farklidir. Ornegin, siklotronlar yiiksek yogunluklu
ismlar retir, siirlt bir enerji degiskenligine sahiplerdir ve yaklasik 150 ile 200 ton
arasinda bir agirhiga sahip olup oldukca agirlardir. Senkrotronlar daha hafiftir,
degisen enerji araliklarinda proton isinlar1 iiretirler ve senkrotronlardaki 1sin akimi,

siklotronlardan daha diisiiktiir (Khan ve Gibbons, 2014).

a. Siklotron

Siklotron proton 1smi tedavisi i¢in yiiksek enerjili proton veya agir iyonlar
gibi relativistik olmayan parcaciklari radyofrekans (RF) gerilimi (degisen fazlar) ile
dairesel magnetler icinde hizlandiran dairesel bir hizlandiricidir. Sekil 4.8°de
gosterildigi gibi, siklotron, genellikle Ds olarak adlandirilan, iki yarim daire seklinde
odaciklara boliinmiis kisa bir metalik silindirden olusur. Bu Ds’lerin arasinda bosluk
vardir ve bu boslugun merkezinde bir iyon kaynagi bulunur. Aralarinda bosluk olan
bu Ds’ler sabit bir manyetik alan iireten, bir DC miknatisin kutuplar1 arasina
yerlestirilerek iki Ds arasinda alternatif bir potansiyel uygulanir. Ds arasia
uygulanan bu sabit kuvvetli manyetik alan Ds diizlemine diktir. Protonlar iki Ds'nin
merkezindeki hazneye enjekte edilir. Manyetik alanin etkisi altinda, pargaciklar
dairesel bir yoriingede hareket eder. Alternatif potansiyelin frekansi, parcacik bir
D'den digerine gegerken, dogru kutuptaki elektrik alani tarafindan hizlandirilacak
sekilde ayarlanir. Ds'ler arasindaki her geciste, pargacigin enerjisi yoriingesinin
yarigapt artar. Boylece, birgok devir yaparak yiiksek enerjilere ulagir (Khan ve
Gibbons, 2014; Paganetti ve Boldfelt, 2005; oncolink.org, 2019).
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Sekil 4. 8 Siklotronun ¢aligma prensibini gésteren sematik bir diyagram
Kaynak: Peach, vd.2011:4-10

Bir siklotron igerisindeki protonun periyodu enerjisinden bagimsiz
oldugundan elektrik alanin frekansi sabittir ve protonlar 151k hizina yaklastiklarinda,
donme periyodunu degistiren goreceli hale gelirler. Bu durum eszamanli siklotron ve
senkrosiklotronda hesaba katilarak eszamanli (esfrekansli) siklotronlarda, manyetik
alan enerji ile sabit bir siklotron frekansini korumak i¢in yarigap ile artar. Zamanla
frekans1 degistirmenin miimkiin oldugu ve bdylece protonun yoriinge hareketi hala
periyodik elektrik alani ile rezonansa girdigi bu tip siklotronlara senkrosiklotron
denir. Senkrosiklotronlar daha kompakttir ve tek odali gantry sistemlerinde kullanilir.
Frekans zamanla degistigi i¢cin senkrosiklotronlardan elde edilen ¢iktilar dongiiseldir.
Bu nedenle eszamanli siklotronlardan daha diisiik doz oranlarma sahiptirler (Khan ve
Gibbons, 2014; Paganetti ve Boldfelt, 2005; oncolink.org, 2019).

Radyoterapide kullanilan siklotronlar, 1sinin menzilini ve yogunlugunu
enerji disiiriiciilerle degistirerek herhangi bir derinlikteki tiimorleri tedavi etmek i¢in
yeterli olacak yaklasik 250 MeV'lik (sudaki menzili 38 cm) maksimum enerjiye
sahip proton 1ginlarmi tiretmek igin tasarlanmis sabit enerjili makinelerdir. Enerji
diisiiriiciiler, proton menzilini uygun sekilde diisiirmek ve ayni zamanda herhangi bir
derinlikteki tiimorleri tedavi etmek icin uygun SOBP isinlarint olusturmak iizere
kaydirilmig Bragg tepe noktalarmin diferansiyel agirhigini elde etmek i¢in degisken
kalinlikta ve genislikte plastik malzemelerden olusur (Khan ve Gibbons, 2014).

Bir parcacik yukaridaki islemle belirli bir enerji degerine kadar
hizlandirilabilir. Gorelilik teorisine gore, parcacik yiiksek hiza ulastiginda, hizinin

artmasma bagli olarak kiitle kazanwr. Bu durum, pargacigin Ds'ye uygulanan
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alternatif potansiyelin frekansi ile adim disina ¢ikmasina sebep olur. Bu problem,
parcacik kiitlesindeki artis1 telafi etmek icin potansiyelin frekansinin ayarlandigi
senkrotronlarda ¢oziilmiistiir. Ayrica siklotronlar tipta belirli radyoniiklidlerin
iiretimi i¢in bir parcacik hizlandirict olarak kullanilmaktadir. Yakin zamanlarda ise
notron 1gmlarmin tiretilmesi i¢in kullanilmaya baslanmistir (Khan ve Gibbons, 2014;
Paganetti ve Boldfelt, 2005; oncolink.org, 2019).

b. Sinkrotron

Sinkrotron icerisinde B=0’dan baslayan bir miknatis olmadig1 icin
parcaciklar E=0’dan baglayarak hizlanamazlar. Bundan dolayi, parcaciklar once
dogrusal hizlandiricilarda belli bir enerji degerine kadar hizlandirildiktan sonra
sinkrotrona aktarilirlar. Sinkrotronlarda pargaciklarin yiiksek enerjilere ulasabilmesi
icin Once sabit R yarigapinda tutulmalar1 gerekmektedir. Dogrusal bir hizlandiricida
hizlandirilarak sinklotrona aktarilan 3 ila 7 MeV'lik bir proton 1simn1, 1sinin dairesel
yolu boyunca yolu iizerinde bulunan miknatislarin hareketi ile dar bir vakum tiip
halkasma enjekte edilerek dolastirilir. Proton 1smn1, dolasan protonlarin frekansina
uygun bir frekansa sahip siniizoidal bir voltaj ile ¢alistirilan radyofrekans (RF)
bosluklar1 boyunca tekrar tekrar hizlandirilir. Protonlar, miknatislarm biikiilme
hareketi ile tiip halkasi icinde tutulur. Isin enerjisindeki artisla eszamanli olarak
manyetik alanm giici ve RF frekansi arttirilir. Isin istenilen enerjiye ulastiginda ise
diizenek igerisinden ¢ikarilir (Khan ve Gibbons, 2014; nptc.city.nagoya.jp, 2019;
oncolink.org, 2019).

= injeksivon maknatis: ejeksivon miknatisy
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Sekil 4. 9 Sinkrotronun ¢aligma prensibini gdsteren sematik bir diyagram
Kaynak: studylibtr.com, 2019
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Sinkrotronlar yiiklii pargaciklar: tedavi i¢in gereken enerjilere hizlandirmak
icin siklotronlara gore belirgin bir avantaja sahiptir. Yani, bir sinkrotron, enerji
digiriiciilere gerek olmadan SOBP isinlarini istenen herhangi bir derinlikte
iretebilir. Siklotron ise sabit bir maksimum enerjide calisir. Siklotronda daha
yiizeysel tiimorleri tedavi etmek ve herhangi bir derinlikte SOBP 1sinlar1 olusturmak
icin enerji parcalayicilar (distiriicii) gerekir. Enerji diisiirliciiler daha fazla ndtron
kontaminasyonu tiretimine neden oldugu i¢in, 151 iireten ekipmanin ¢evresinde daha
fazla koruma gerektirdigi i¢in ve enerji diisiirme sistemindeki metal kolimatorlerden
daha yiiksek tedavi sonrasi radyoaktivite gosterdigi i¢cin genellikle bircok bakimdan
sorunludur (Khan ve Gibbons, 2014; nptc.city.nagoya.jp; oncolink.org, 2019).

2. Proton Isim Tasimimi Hatti

Protonlar hizlandiricidan ¢iktiktan sonra hastaya teslim edilmek tizere, proton
ismin1 - sekillendiren, odaklayan ve uygun tedavi odasma yonlendiren bir dizi
miknatistan olusan bir 1 tasima sistemi boyunca hareket eder. Protonlar
hizlandiricidan monoenerjik, ince bir proton demeti seklinde ¢ikarlar. Proton 1smimi1
tastyan 1s1n hattin bir parcasi olan bilkkme miknatislar1 sadece monoenerjik 1sinlari
biikebilir. Bu yiizden protonlar monoenerjik bir formda yonlendirilmelidir. Proton
15101 1510 ¢izgisi igindeki bir boslukta hareket eder ve 1sm1 hem saptirabilen (dipol
miknatislar) hem de odaklayabilen (quadripol miknatislar) ¢esitli miknatislar
tarafindan yonlendirilir. Bu miknatislar, farkli enerjilerin 1ginlarin1 yonlendirmek igin
tam olarak kontrol edilebilir. Ayrica bir¢ok tesis sadece bir hizlandiric1 kullanarak
birden fazla gantriye 1sm saglar. Bu 1gmn hatlar1 ¢ok sayida kola sahiptir ve biikkme
miknatislarmin hassas kontrolii her bir gantriye ayr1 ayr1 1smn iletimi icin
kullanilabilir. Isin bir seferde sadece bir gantry’ye temin edilebilir. Bu yiizden
gantriler arasindaki 1gin kullanimmi en {ist diizeye ¢ikarmak igin her bir gantry’ye
1s1n dagitimimni optimize etmek i¢in algoritmalar gelistirilmistir. Halen, ¢ogu klinik
merkezde 151, yoneticiler tarafindan manuel olarak, hastanin tedavi edilecegi tedavi

odasina yonlendirilir (Paganetti ve Boldfelt, 2005; oncolink.org, 2019).

a. Enerji Secim Sistemleri

Proton 1sminin enerjisi, ¢esitli sekillerde modiile edilebilir. Senkrotronlar gibi

degisken enerjili protonlar iretebilen hizlandiricilarda protonlar, uygun enerjiye
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kolayca c¢ikarilabilir. Bununla birlikte, sabit enerjili siklotronlar gibi mono-enerjik
ismlar lireten hizlandiricilarda, proton isinmnin enerjisini degistirmek igin bir 1s1n
indirgeyici (degrader) kullanilabilir. Bu enerji secim sistemi (ESS), birkac¢ farkli
diistik enerji tiretmek igin siklotron tarafindan iretilen ilk 1smi distriir. Bu sistem
1sm enerjisini doku igerisindeki ¢esitli derinliklerin tedavi edilebilecegi sekilde
modiile edilmesine izin verir. Su anda, 250 MeV proton demeti ile yaklagik 40 cm'lik
derinlikler, bir dustlirticii kullanilarak tedavi edilebilir, bu da daha yiizeysel
derinliklerin tedavi edilmesine izin verir. Proton 1sminm enerjisini diisiirmek igin
genellikle sagilmay1 en aza indirirken, 1511 azalttig1 i¢in grafit gibi diigsiik atom
numarali bir Z materyali kullanilir. Bu Z malzemelerinin kullanilmasina ragmen,
hala 151 azalmasindan kaynaklanan kayda deger 1s1n azalmasi (ateniiasyonu) ve
sagilmasi vardir ve sagilmay1 en aza indirmek igin koruyucu(shielding) kullanilir
(oncolink.org, 2019).

Tedavi i¢in hizlandirilan monoenerjik bir proton, tedavi kafasma ulagsmadan
once enerji se¢im sistemi icerisinde yer alan 1s1n indirgeyiciler tarafindan enerjisi
diistiriilerek istenilen derinlikleri tedavi edebilecek sekilde modiile edilir bu tiir bir

diizenek Sekil 4.10’da gosterilmistir.

Sekil 4. 10 Proton 151n1 hatt1 ve enerji se¢im sisteminin bir kismini gdsteren bir gorsel
Kaynak: Paganetti ve Boldfelt, 2005

b. Tedavi Noziilii ve Menzil Modiilasyonu

Tedavi i¢in istenilen proton 1gin1 enerjisi Uretildikten sonra hastaya iletilmek
icin c¢oklu bilesenlerden olusan agizliklar (noziil) kullanilir. Proton 1smi1 tedavi
kafasma ya da noziiliine girdiginde monoenerjiktir. Bozulmamis tepe olarak

adlandirilan bdyle bir 1smnin Bragg tepe noktasi dolayisiyla derinligi ¢ok dar
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oldugundan tiimoriin sadece kiigiik bir kismin1 Bragg tepe noktasiyla kapsar. Bu
yiizden klinik olarak yararli degildir. Boyle bir 1gmnin tiimdriin tamamini saracak
sekilde 'yayilmasi' gerekir. Bragg zirvesini ¢oklu derinliklere yayabilecek (yayilmis
Bragg piki) birden fazla enerjili bir 151 olusturmak igin bir menzil modiilatorii
tekerlegi kullanilabilir (Khan ve Gibbons, 2014; Mohan ve Grosshans, 2017:26-44).

Nozil, azaltilmis yogunluk ve menzillerdeki bozulmamis tepe noktalarini
birlestirerek bir SOBP olusturan, proton isminin yolunda dénen bir menzil
modiilasyon sistemi ile donatilmistir. Menzil modiilatoriiniin ¢arki doniisti sirasinda
onceden belirlenmis acilarda olay 1smin1 kapatip tekrar tekrar agarak, bozulmamis
tepe noktalarmin art arda azalan menzil ve yogunluga sahip kombinasyonu istenen
SOBP'yi yaratir (Sekil 4.11). Cark, polisitren gibi ¢esitli acisal genisliklere sahip
degisken kalinlikta plastiklerden olusur. Cark kalinlig1 belirli bir segmentte sabit olup
art arda bir segmentten digerine artar. Bozulmamis zirvenin su-esdeger menzili, bir
segmentteki plastigin su-esdeger kalinligina bagh olarak esit bir miktarda
azaltilirken, segmentin artan genisligi nedeniyle 1smin yogunlugu da azaltilir. Menzil
modiilator tekerlegi (RMW), SOBP doz dagilimini hastanin istenen yerine getirmek
icin menzil kaydirict plakalar, 1s1n1 yaymak ve diizlestirmek i¢in lateral boyutlarda
sacict filtreler, doz izleme iyon odalar1 ve hastalara 6zgii alan araligi ve menzil
kompansatoriinii monte etmek ic¢in bir tertibat gibi bir¢cok bilesenden olusur. Noziil
bilesenleri standart degildir, farkli hizlandiricilar arasinda degisebilir. SOBP,
maksimum doza gore distal ve proksimal %90 doz degerleri arasindaki genislik ve
distal %90 doz pozisyonunda Olgiilen menzil arasindaki genislik olarak Olgiilen
modiilasyon genisligi ile belirlenir. SOBP 151 parametreleri, her bir tedavi alan1 i¢in
tedavi planlama sistemi tarafindan iiretilir. SOBP 1s1mnimnin lateral boyutlari, miimkiin
olan maksimum SOBP menzilini 2 cm'yi asan esdeger duvar kalinligina sahip
piringten imal edilmis bir alan agikligi ile sekillendirir (Khan ve Gibbons, 2014,
Mohan ve Grosshans, 2017:26-44).
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Sekil 4. 11 Menzil modiilatorii tekerlegi kullanilarak SORB 1s1inin elde edilmesi
Kaynak: Paganetti ve Boldfelt, 2005

Modiilator tekerlegi daha biiyiik tiimorlerin tedavi edilebilecegi sekilde Bragg
zirvesinin yayilmasma yol agan gesitli enerjilerin protonlarini yaratir. Bununla
birlikte, modiilator tekerleginin birkag¢ smirlamasi vardir. Modiilator tekerlegi, etkili
oldugu sinirli sayida proton enerjisine sahiptir ve sadece yayillmis Bragg tepe
noktasmin verilen tek bir genisligini olusturabilir. Bu nedenle, ¢ok sayida modiilator
tekerlegi gerekli olacaktir. Ancak, bu sayr akim modiilasyonu kullanilarak

azaltilabilir (oncolink.org, 2019).

Proton 151n1, tedavi alaninin genisligini degistiren modiilator tekerleginin devri
sirasinda belirli noktalarda kapatilabilir. Bu, sistemi daha karmasik hale getirmenin
yani sira tedavi siirelerinin (151 tedavinin bir kismi i¢in kapali oldugundan)
artmasinin dezavantajma da sahiptir. Isin akimi ayrica, modiilator tekerleginin
doniisiiyle kesin olarak degistirilebilir; bu, gereken modiilator tekerlegi sayisini daha
da azaltabilir. Bununla birlikte, sistemin karmasikhigi daha da artmaktadir. Bu
teknigin kullanilmas1 ayrica ¢ok hassas bir akim detektorii ve akimda ¢ok kararli ve

dogrusal olan degisiklikler gerektirir (oncolink.org, 2019).

c. Gantri

Proton 1smn1, 1sm hattim  kullanarak olusturulduktan ve tedavi odasina
yonlendirildikten sonra, protonlarn timorii tedavi etmek i¢in tam olarak
yonlendirilebilecegi ¢esitli yollar vardir. Bu yollardan biri, hasta ¢evresinde 360

derece donebilen ve radyasyonun tek bir diizlem igerisinde herhangi bir agidan
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iletilmesini saglayan bir gantri kullanmaktir. Ayarlanabilir bir tedavi masasi ile
birlikte, hemen hemen istenilen her tedavi agisi elde edilebilir. Geleneksel tedavi
masalarindan daha fazla esneklige sahip olduklar1 i¢in robotik masalarin proton
tedavisi ile entegrasyonuna biiyiik ilgi vardir. Ayrica, gantrilerin protonlar1 hastaya
uygun sekilde yonlendirmek i¢in oldukga biiyiik (iic kat veya yaklasik 10 metre
yiiksekliginde) olmasi gerekir ve gantrinin ortasindaki alan, protonlarin hastaya
hassas bir sekilde verilmesi i¢in ¢ok dnemli olan goriintiileme ekipmanini alabilecek
kadar biiyiik olmalidir (oncolink.org, 2019).

Sekil 4.12°de hasta etrafinda 360 derece donerek proton 1smini istenilen agida
verilebilmesini saglayan gantri ve ayarlanabilir bir tedavi masasi, 1smnin hastaya

verilmesini saglayan noziil ve agizlik gosterilmektedir.

Sekil 4. 12 Isini, tedavi masasinda yatan hastadaki tiimdre yonlendirmek i¢in doner bir
gantri tizerine monte edilmis tedavi noziilii ve agizlik
Kaynak: Paganetti ve Boldfelt, 2005

Gantri igerisinde yer alan noziilde sagicilar, absorblayicilar ve hastaya 6zgii
diger donanimlar gibi 151 sekillendirme cihazlar1 yer alir. Noziil ayn1 zamanda alana
0zgli ag¢ikligin ve kompansatoriin 1g1n ekseni boyunca konumlandirilmasina ve monte
edilmesine izin veren bir agizliga sahiptir. Son kolimator veya kompansator ve hasta
arasindaki hava boslugunu ayarlamak i¢in agizlik i¢ i¢e geger sekildedir (Paganetti
ve Boldfelt, 2005).
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F. Proton Isim fletim Sistemleri

Tek bir proton hizlandiricisi ile birkag tedavi odasina proton 1smni1 gonderilebilir
(Sekil 4.13). Isin, bilkme miknatislar1 yardimiyla istenilen enerji degeri segilerek,
istek sirasina veya oncelige bagli olarak bir tedavi odasindan digerine otomotik
olarak tasmabilir. Ismm bir seferde yalnizca bir odaya iletilmesini saglamak ve
yalnizca belirlenen oda 1511 almaya hazir oldugunda 1sin iletim sisteminin devreye
girmesini saglamak amacuiyla bir elektronik giivenlik sistemi kurulmustur. Isin tagima
sisteminde genellikle ¢cok az 1smm yogunlugu kaybi (genellikle %5'ten az) vardir.
Tasima esnasinda pargacigin 1simn ¢apt miimkiin oldugu kadar kiigiiktiir. Isin, hasta
tedavi odasma girmeden hemen Once tedavi bashgindaki noziilde gereken alan
kesitine yayilir (Khan ve Gibbons, 2014).

Cok odali proton tedavi merkezlerinin kurulmasinin ve igletilmesinin yiiksek
maliyeti g6z Oniine alindiginda, tek odali sistemler iiretilmektedir. Su anda saticilar

genellikle tek kisilik oda tasarimlar1 sunmaktadir (Mohan ve Grosshans, 2017:26-
44).

Sekil 4. 13 Proton 1gmninin siklotrondan ¢esitli odalara tasmiminin sematik gosterimi
Kaynak: Khan ve Gibbons, 2014

Glinlimiizde proton tedavisinde, tek ve cift sagilmayi igeren pasif sacilma,
diizglin tarama ve kalem 151n1 taramasi olmak iizere {i¢ 151 iletim teknigi yaygin

olarak kullanilmaktadir (Paganetti, 2018).

1. Pasif Isin Yayilim

Bir proton i1ginini istenilen bir alana yaymanin en basit yontemi yliksek

atom numaralt bir sacici foilin kullanilmasidir. Burada sacilan 1sm, yaklasik
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Gaussian yogunluk dagilimimi takip ederek penumbral bdlge haricindeki merkezi
alanda yaklasik %5 homojenlik i¢inde lateral bir profil saglamak i¢in toplanir. Bu
%5’lik kabul edilebilir homojenlige sahip genis tedavi alanlar1 elde etmek i¢in ¢ift
sagict foiller gerekir. Uniform bir kalinliga sahip birinci foil, 151n1 genis bir boyuta
yayar ve degisen kalinliklara sahip ikinci foil ise 151 yogunlugu profilini homojen
bir dagilima doniistiiriir. Pasif sistemlerde, alani sekillendirmek i¢in 6zel bloklamaya
ithtiya¢ duyulur. Tedavi planlama sistemi tarafindan olusturulan veri dosyalarindan
elde edilen alan taslagi, 6zel bloklama ekipmanindan alan agikliklarini tasarlamak
icin dijitallestirilir. Penumbray1 azaltmak amaciyla hasta ylizeyine yakin yerlestirilen
alan agikliklari, insan eli ile kaldirilamayacak kadar biiyikk ve agirdir (Khan ve
Gibbons, 2014).

Bragg zirvesinin 6tesindeki doz c¢ok keskin oldugu ic¢in, 15 durdurucu
dagiliminin izodoz yiizeyinin hedef hacmin distal sekline uymasi i¢in derin doza gore
uyarlanmasi gerekir. Plastik veya balmumu gibi diisiik atom numarali malzemeler
pasif 151 yayma sistemlerinde, menzil kompansatorleri, external hasta ylizeyindeki
diizensizligi, i¢ doku heterojenligini ve distal planlanan hedef hacmi (PTV)
yiizeylerinin seklinin ayni anda yerini tutmak i¢in kullanilir. Bu kompansatorlerin
tasariminda, hizalama hatalari, hasta ve i¢ organ hareketleri ve PTV ve risk altindaki
organlarin lokalizasyonundaki belirsizlikler de hesaba katilmalidir. Pasif sagilma
sistemlerinde menzil ve alan biiyiikligii birbirine bagimhidir ve bu sebepten pasif
sacilma cihazlar1 kullanilarak elde edilen SOBP sabit genisliktedir (Petti, 1997:1289-
1300).

Pasif 151n yayma sistemleri ek olarak, Bragg zirvesini, 1s1n dogrultusunda
PTV kalinlig1 iizerine bastanbasa yaymak i¢in menzil modiilatorlerini igerir. Menzil
modiilatorli, 1sma art arda daha kalin plastik tabakalari yerlestirmek icin donen,
boylece Bragg tepe noktasinin diferansiyel geri g¢ekilmesini saglayan, pervane
seklindeki bir tekerlektir. Her katmanin kalilig1 ve 1sma yerlestirilme stiresi kontrol
edilerek PTV'yi kapsamak i¢in bir SOBP elde edilir (Khan ve Gibbons, 2014).

Sekil 4.14 pasif cift sagilma proton tedavi yontemi sistemine ait menzil
modiilatorii sistemi bilesenlerinin diizenini gostermektedir. Proton 151n1, enerji segim
sistemi ve proton hattindan gegtikten sonra tedavi kafasma (noziil) girer. Birinci
sacicida lateral olarak bir miktar sacilir ve menzil modiilatorii tekerlergine girer.
Burada istenilen hedef derinligini kapsamak i¢in ¢esitli enerjilere sahip birkag¢ proton

enerjisi elde edilir ve 1smin hedefi lateral olarak kapsamasmi saglamak amaciyla
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ikinci sagicida tekrardan sacilir. Daha sonra menzil degistiriciden geger. Isin izleme
odalar1, 151n pozisyonundaki sapmalari tespit eder, toplam 1sin akimini dlger ve 15in
biiyiikliigiinii ve diizgiinliigiinii kontrol eder. Kolimatérden gegerek tiimor hacmine
gore sekillenir. Isin hastaya verilmeden dnce son olarak kompansator ve agikliklar ile

sekillenerek izosentra gelir. Isin burada hastaya verilmeye hazir durumdadir.
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Sekil 4. 14 Pasif ¢ift sa¢ilimi proton tedavisinde bir modiilator sistemi
bilesenlerinin diizeni Kaynak: Arjomandy, vd. 2019:678-705

Sekil 4.15’te pasif sagilma sisteminde proton 1sminin genisletildigi ve iig
boyutlu tiimér hacmine uygun hale getirildigi alan sekillendirici sistem elemanlar1
daha basit bir sekli gosterilmektedir. Bu yontemde hizlandirilmis monoenerjik proton
demeti yiiksek atom numarali birinci ve ikinci sacici levhalar ile sagilarak lateral
olarak genisletilir. Lateral olarak sagilan proton demetlerinin Bragg pikleri menzil
modiilator ¢emberi kullanilarak hedef hacmin tiim derinligini kapsayacak sekilde
genisleyerek bir SORB olusturulur. Genisletilmis tiim bu Bragg pikleri menzil
degistirici plakalar ile derinlik boyunca kaydirilir. Hedef hacmin distal kismimnin
radyasyon alanmin distal kismi ile uyumunu saglamak amaciyla hastalara 6zel

kompansatdrler kullanilir.

48



Proton Fatient
bleam Compensator
Range modulation [
S wheel

Firgt'and Monitoring
second chambers
scatterer

|
Apertures

-
Target

Sekil 4. 15 Isin modifiye edici ekipman (agikliklar ve kompansator) ve bir Yayilmig
Bragg Zirvesi dozu iireten bir modiilasyon ¢arki1 Kaynak: Arjomandy,
vd. 2019:678-705

a. Pasif Isin Yayilimu Protonlar icin Alan Sekillendirme

Uygun kenar bosluklar1 elde etmek ve lateral olarak hedef hacmin sekline
doz dagilimini uygun hale getirmek icin, en yiiksek enerjiye sahip olay protonlarini
absorbe etmek i¢in genellikle yeterli kalinlikta piring bloklarindan (2 c¢cm ila 8 cm)
yapilmig bir agiklik kullanilir. Pasif olarak sacilan 1smin yayilmis Bragg tepe noktasi
hedefin distal sekline uyan bir doz dagilimi olusturmak igin, genellikle Lucite gibi
neredeyse suya esdeger bir malzemeden yapilan bir menzil kompansatorii

kullanilarak daha iyi sekillendirilir (Mohan ve Boltfeld, 2011:440-464).

Sekil 4. 16 Pringten yapilmis bir agiklik ve polimetil metakrilat’dan yapilmig menzil
modiilatorii Kaynak: radiologykey.com, 2019

Menzil kompansatori, 1sm enerjisini degisken miktarlarda diisiirmek tizere
tasarlanmigtir. Yiizey diizensizlikleri ve doku inhomojenlikleri dikkate alinarak
yapilan her noktadaki kompansatdor kalinligimin hesaplanmasinda, proton
kaynagindan kompansator noktasindan distal kenara dogru 151 boyunca hedefin
distal kenarina su esdegeri bir yol belirlenir. Noziildeki son element kompansatordiir.

Hasta ile kompansator arasindaki hava boslugu, tedavi bagliginin ucunu ("burun®)
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hastaya yaklastirarak penumbray1 azaltmak i¢in en aza indirgenir. Her i1sin icin
aciklik ve kompansator planlama sistemi tarafindan tasarlanir ve tasarim bilgisi, bu
cihazlar1 bilgisayar kontrollii freze makineleri kullanarak imal etmek i¢in kullanilir.
Pasif sacilmig 151n igcin SOBP genisligi tim alan boyunca sabit olacak sekilde
tasarlandig i¢in pasif sacilma, hedefe yakin doz dagilimi tizerinde kontrol saglamaz.
Son derece diizensiz bir distal kenar1 olan bir hedef icin bu, hedefe yakin bir
miktarda yiiksek dozda asir1 miktarda bir hacme yol agabilir (Mohan ve Boltfeld,
2011:440-464).

2. Kalem Istm Tarama (PBS)

Pasif 151 yayilimi yOntemindeki sorunlardan biri, menzil ve alan
boyutunun birbirine bagimliligidir. Kabul edilebilir bir homojenlikte uniform alanlar
elde etmek i¢in, sacict foil kalinliginin arttirilmast gerekir. Bu da 15in enerjisinin
azalmasina veya tedavi menzilinin kaybina neden olur. Kalem 111 taramasi ile bu
sorun giderilebilir. Ornegin, dar bir proton 1sinmn1 manyetik olarak tarayarak menzil
kayb1 olmadan homojen alanlar {iretilebilir. Protonlarla 151 taramasi ilk defa
Isvigre'deki Paul Scherrer Enstitiisii'nde uygulandi. Bu sistemde, ilgilenilen doku
bolgesi, lic boyutlu bir hacim elemanlar1 sistemine boliinmiistiir (vokseller). Kalem
1511 tarama sistemi, Bragg piklerini voksellerin igine yerlestirerek sistem
noktalarinda belirli dozlar verir. Taranan her 151 i¢in tedavi, enerji basina bir tabaka
olan “tabakalar” halinde verilir. Bir katmanin tamamlanmasi iizerine, siradaki enerji
bir sonrakine degistirilir. Pasif sagilma ile karsilastirildiginda, ¢ok daha fazla sayida
yakin mesafeli olay enerjisinin kiiciik 1sinlar1 gerekir (Khan ve Gibbons, 2014;
Mohan ve Grosshans, 2017:26-44).

Kalem 1sm1 taramast ile herhangi bir boyutta ve sekilde alanlar
iiretilebildigi icin her tedavi portali i¢in 6zel olarak tasarlanmig bir alan agikligina
ihtiya¢ duyulmaz. Herhangi bir enerji ve yogunluga sahip kalem isinlari mevcuttur.
Bu yilizden menzil kompansatorlerine de gerek yoktur. Mekanik sekillendirme
cihazlarmin kullanilmamasi bunlarin imalat maliyetini diisliriir ve bu cihazlarin
yerlestirilmesi i¢in gereken siireyi azaltir, tedavi odasina alanlar arasina girme
ihtiyacini ortadan kaldirir ve tedavileri daha verimli hale getirir. Manyetik tarama,
ideal konformal proton doz dagilimini olusturmak i¢in daha fazla esneklik ve kontrol
saglar. Kalem 151 tarama sistemi, 1sm yogunlugunun, alan biiyiikliigiiniin,

derinligin, 131 pozisyonunun ve ydniiniin bir fonksiyonu olarak bilgisayar tarafindan
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kontrol edilen doz teslimini saglar. Tek bir tedavi noktasi olusturmak i¢in birbirinden
farkli binlerce kalem 1sminm agirligini hesaplamak icin bir optimizasyon ydntemi
kullanilir. Bu yiizden optimal olarak agirlikli Bragg tepe noktalari, hedef hacme
uniform bir doz vermek i¢in {i¢ boyutlu olarak sa¢ilir (Khan ve Gibbons, 2014;
Mohan ve Grosshans, 2017:26-44).

Sekil 4.17, Kalem 1sm1 tarama yonteminin bilesenlerini gosterir. Noziile
giren bir enerji dizisinin ince 1ginlari, {i¢ boyutlu bir doz dagilimi modeli olusturmak
icin lateral olarak bir ¢ift x ve y-miknatisi tarafindan yayilir. Miknatisin sagladig:
alan kuvveti, Bragg 1sin1 piklerinin (“noktalar’’) hedef hacimle smirlandirilmasi igin
ayarlanir. Bir tedavi planlama sistemi kullanilarak hesaplanan 1sin demetinin
yogunlugu, yiiksek ve homojen doz paterninin hedef hacme uygun hale getirilmesi
ve kritik normal dokular1 uygun sekilde korumak igin optimize edilmistir. Cesitli 151n
izleme sistemleri proton 1smmin pozisyonundaki sapmalar1 tespit eder, toplam 1sin
akimmi Olcer ve 1smm bilylkligini ve diizglinliigiinii kontrol eder. Ismn giris
konumundan izosentere giden yolun bir kismi, tarama ismmin havada yanal
dagilimin1 azaltmak i¢in bir helyum odas1 ile degistirilir. Bu ydntemde

kompansatorler ve acikliklar nadir olarak kullanilir.
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Sekil 4. 17 Kalem 1gm1 tarama sistemi bilesenlerinin diizeni. Kompansatorler ve
acikliklar nadiren kullanilir Kaynak: Arjomady, vd.2019:678-705

Bir hasta veya bir fantomdaki proton 1sinciklari, neredeyse monoenerjiktir
ve temel olarak 1smlarm merkezi eksenine gére konumun dar bir Gauss fonksiyonu

olarak dagitilir. Bir 1sinimn lateral boyutu, Gaussian'n yar1 yiiksekligindeki tam
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genisliginde (FWHM) veya o cinsinden ifade edilir. Daha keskin bir penumbraya ve
doz dagilimlar1 lizerinde daha iyi bir kontrole izin verdigi i¢in daha kiiglik bir
FWHM istenir. Havada, daha yiiksek enerjili proton kalem 1sinlari, diisiik enerjili
olanlardan daha kiiciik bir FWHM'ye sahiptir. Kalem 1s1n1, bir fantom veya bir hasta
gibi bir ortama girdiginde, FWHM, biiyiik 6l¢iide, 6zellikle proton araliginin sonuna
dogru artar (Mohan ve Grosshans, 2017:26-44).

Proton 1s1n taramasi, potansiyel olarak en etkili proton tedavisinin formu
olan yogunluk modiilasyonlu proton tedavisi (IMPT) i¢in ideal bir yontemdir.
Fotonlardaki yogunluk modiilasyonlu radyasyon tedavisinde (IMRT) oldugu gibi,
IMPT'de coklu portlar kullanilir. Her bir port homojen olmayan proton aki dagilimi
ile tasarlanmis olup tiim alanlar birlestirildiginde, hedef hacme homojen bir doz
verilir (Mohan ve Boltfeld, 2011:440-464).

Taranan her bir 15 i¢in hedef hacim i¢indeki bir nokta matrisi i¢in
konumlar ve yogunluklar (monitdr birimleri cinsinden) istenen doz dagiliminin kabul
edilebilir veya miimkiin olan en iyi sekilde tahmin edilmesi i¢in tedavi planlama
sistemi tarafindan belirlenir (Mohan ve Grosshans, 2017:26-44).

Kalem 1511 taramasi hem geleneksel hem de IMPT teknikleri i¢in kusursuz
ve verimli bir proton 111 iletme yontemidir. En biiyiik avantaji ise, sacic1 foiller,
alan agikliklar1 ve fiziksel menzil kompansatorleri gibi alana 6zgii higbir donanim
gerektirmemesi ve sonraki alanlarin tedavi odasma girmeye gerek kalmadan
otomatik olarak iletilmesidir. Kalem 1g1mn1 taramasinin dezavantaji ise hem geleneksel
hem de IMPT teknikleri i¢in organ hareketine pasif 151 sa¢ilma yontemlerinden daha
yiiksek hassasiyet gostermesidir. Yani, IMPT, IMRT de de oldugu gibi, 151 iletimi
sirasinda gegici olarak organ hareketi ile eszamanli olmaz (Khan ve Gibbons, 2014).
Kalem 1511 taramasi yonteminde organ hareketi problemine karsi koyma stratejileri
arasmda,

(a) doz dagilimi {izerinde istatistiksel olarak ortalama bir etki elde etmek i¢cin dozu
organ hareket siiresi boyunca bir¢cok kez ‘yeniden boyamak’;

(b) Tarama hizin1 arttirmak ve boylece hedef hacim iizerindeki tekrar boya sayisini
arttirmak, hareket hatasini daha fazla rasgele dereceye diisirmek ve daha iyi
ortalama istatistikleri almak i¢in daha da azaltir.

(c) 1511 iletimini hastanin solunum dongiisii ile senkronize etmek,

(d) tedavi sirasinda tiimor takibi yer alir.
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Intrafraksiyon organ hareketi sorunu ise hem foton hem de proton IMRT igin
ortaktir (Philipps, vd.1992:223-234; Webber, vd. 2000:3627-3641; Gueulette, vd.
2005:838-845).

3. Uniform (Diizgiin) Tarama (US)

Diizgiin tarama sistemleri sagilma ve PBS teslimatindan gelen kavramlari
paylasir. Isinimi lateral olarak yaymak i¢in sagilma sistemlerinde oldugu gibi fiziksel
bir sacic1 kullanmak yerine, US sistemleri, tedavi alaninda goreceli olarak biiyiik bir
noktayr (6-20 mm havada izosentrda) yiiksek hizda dagitmak igin tarama
miknatislarmi kullanir. Baz1 US sistemleri, 151n nokta boyutunu kontrol etmek i¢in ilk
sacicty1 kullanirken, digerleri sadece manyetik optiklerden istenen kosulu elde eder
(Arjomandy, vd.2019: 678-705).

Diizgiin tarama modelleri arasinda Lissajous, dairesel, raster, iicgen ve
spiral yapilandirmalar1 bulunur. Spot biiyiikligt, tarama sikligi ve model araligi 1sin
enerjisine gore degisebilir. Diizgiin tarama sistemleri, sabit enerjili protonlarin
onceden tanimlanmig bir yogunluk oraninda, bir kerede belirli derinliklerde ayr1 ayri
tabakalara ayr1 ayr1 depolandigi enerji istifleme yontemini kullanir. Makul bir genel
tedavi siiresi elde etmek i¢in, tabakadan tabakaya hizli bir sekilde gegilmesi gerekir.
Bu sebeple, su anda, katman degisimi, bir dizi aralik degistirici ve/veya aralik
modiilator tekerlegi ile noziilde yapilir. Daha yakin zamanlarda, 1sin enerjilerini
saniyenin onda birinden daha kisa siirede degistirmenin miimkiin oldugu
gosterilmistir. Diizgiin tarama, bir miktar sagilma ve enerji bozulmasi gerektirir ve bu
nedenle noziildeki bazi materyaller gereklidir ( Farr, vd.2008: 4945-4954; Chu,
vd.1993:68; Koschik, vd.2015).

Sekil 4.18’de Uniform tarama yOnteminin tedavi bilesenlerinin diizeni
gosterilmistir. Bu yontemde kalem 1smn1 yonteminde oldugu gibi, noziile giren bir
enerji dizisinin ince 1sinlari, iic boyutlu bir doz dagilimi modeli olusturmak icin
lateral olarak bir ¢ift x ve y-miknatisi tarafindan yayilir. Miknatis kuvvetleri, Bragg
151 piklerinin hedef hacimle smirlandiriimasi igin ayarlanir. izleme sistemleri
proton 1smimn ozelliklerinin belirtildigi gibi olmasini ve gerekli dozun dogru bir
sekilde iletilmesini saglar. Sacilma sisteminde oldugu gibi hastaya 06zgi

kompansatorler ve agikliklar bulunur.
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Sekil 4. 18 Uniform tarama i¢in tedavi bilesenlerinin diizeni
Kaynak: Arjomady, vd.2019:678-705

Sacilma sistemlerinde oldugu gibi, alan kenarlarin1 tanimlamak ig¢in
genellikle hastaya 6zgii acikliklar gerekir. Agikliklara olan ihtiyaci ortadan kaldiran
kiiciik bir nokta tarama sistemiyle tek tip bir tarama sistemi Onerilmistir. Her iki
tiniform tarama sistemi tiirtinde, enerji katmanlar1 diizglin diizlemler halinde iletilir.
Kompansatorler, dozu hedefin distalindeki dokularda azaltmak i¢in iki boyutlu
menzil degistirici (range shifting) saglar (Arjomady, vd.2019:678-705).

Bu sistemdeki sa¢ilma malzemesindeki azalma, notron iiretimini azaltir ve
sacict dagitimda kullanilandan daha verimli pargaciklar1 kullanir. Ancak diizgiin
tarama, bu acidan kalem 1s1n1 taramasindan daha {istiin degildir. Sagic1 bir sistemde,
alana 0zgii ndtron kagagi, tedavi i¢in kullanilacak sacilan 151 ile orantilidir. Diizgiin
tarama sisteminde, ndtron sizintisinin orani, yararli ismni en verimli, alana 6zgii
tarama modeliyle optimize ederek ve diizgiin tarama alanlarinin asir1 tarama
miktarin sinirlayarak azaltilir (Anferov, 2009: 3560-3567; Hecksel, vd. 2010: 326—
330; Fitzek, vd.2010:2910-2917). Ism1 yanal olarak yaymak i¢in sagict kullanan
sistemlerle karsilastirildiginda US sistemleri ayn1 hizlandirict ¢ikis enerjisi i¢in daha
derin bir derinlige niifuz edebilir. Clinkii noziildeki kiris yolunda daha az malzeme

vardir. Diizgiin tarama, daha biiyiik bir alan boyutu (izocenterde 30x40cm?’ye
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kadar) saglayabilir. Uniform taramayla verilen gergek doz dagilimi, US’da kullanilan
katman istifleme ydntemlerinin zaman bagimliliklarindan dolay1r sagict 1s1n iletme
teknigi kullanildiginda organ hareketine karsi daha duyarli olabilir (Su, vd.2012:
649-663).

G. Proton Tedavi Planlamasi ve Plan Degerlendirmesi

Protonlar i¢in radyasyon tedavi planlamasinin temel prensipleri foton ve
elektronlarm tedavi planlamasinin prensipleri aynidir. Tedavi planlamasi, ti¢ boyutlu
goriintiileme veri setinin elde edilmesini, hedef hacimlerin ve risk altindaki
organlarin tanimlanmasini, bir veya daha fazla 1sinin ayarlanmasimni, 151 agilar1 ve
enerjilerin sec¢ilmesini, alan acikliklarinin tasarimini, tekrarlamali veya ters planlama
yoluyla tedavi parametrelerinin optimizasyonunu, belirli bir vakanin karmasikligina
bagl olarak izodoz dagilimlarinin ve doz-hacim histogramlarinin (DVH'ler) vb.
gosterilmesini igerir. Se¢ilen planin planlama sistemi ¢iktisi, plant uygulamak i¢in
1s1n koordinatlari, agilar, enerjiler, hasta setup parametreleri, izodoz egrileri, DVH'ler
ve dijital olarak yeniden olusturulmus radyografiler gibi gerekli tedavi
parametrelerini igerir. Protonlarda, hizlandirici tipine ve 1s1mn dagitim sistemine baglh
olarak menzil kompansatorlerinin ve diger cihazlarin insasi i¢in ek veriler saglanir
(Khan ve Gibbons, 2014).

Isin menzilinin sonunda, lateral alan kenarlarinda ve hesaplanan tomografi
tabanli su esdegeri derinliklerde belirsizliklerdeki ¢cok keskin doz diismesi nedeniyle,
hesaplanan 1s1n araliklari, hasta setup’i, hedef lokalizasyonu ve hedef hareketi,
protonlar i¢in fotonlara gore daha biiyiikk O6nem tasimaktadir. Bundan dolayi,
protonlar i¢in tedavi planlama siirecinin biiyiik bir kisminda bu belirsizlikler dikkate
alinmalidir. Ek olarak, menzil kompansatoriiniin "smearing" gibi diizeltici teknikleri,
bazi belirsizliklerin etkilerini gidermek i¢in kullanilabilir. Smearing prosediiri,
hedefin geometrisine ve hareket belirsizliklerine dayanarak kompansator boyutlarini
smearing mesafesine ayarlamay1 ve boylece tedavi sirasinda hedef hacim kapsamini
saglamak i¢in menzil profilini kaydirmay1 igerir. Bu prosediiriin gerekliligi ve
karmagikligi, proton 1smi tedavi planlama sistemlerinin, smearing bir algoritma
icermesi ve "(smeared)" menzil kompansatoriiniin imalat1 i¢in detaylar vermesini

gerektirmektedir. Her tedavi seansinda hedef hacim kapsamini saglamak igin klinik
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hedef hacim (CTV) ve menzil smearing etrafindaki uygun marjlarin bir
kombinasyonu esastir (Khan ve Gibbons, 2014).

Olgiilebilir menzil, keskin distal diisme ve sagilma 6zellikleri proton dozu
dagilimlarint intra-fraksiyonel ve inter-fraksiyonel anatomi varyasyonlarmma karsi
daha hassas hale getirir. Hastalardaki hesaplanan proton menzili, Hounsfield
Birimlerinin (HUs) durdurma giicii oranlarina (SPR'ler) doniisimiindeki belirsizlik
nedeniyle belirsizdir. Foton tedavisindeki geleneksel uygulama, CTV'nin tedavi
setup’1 ve radyoterapi siireci boyunca anatomi varyasyonlar1 karsisinda ongoriilen
dozu almasini saglamak i¢in bir planlama hedef hacmi (PTV) olusturmak i¢in klinik
hedef hacme (CTV) yeterli bir giivenlik marji atamaktir. Bununla birlikte, protonlar
icin, menzildeki belirsizlik, ilgilenilen nokta derinligine ve dolayisiyla her bir proton
1sinmi yoniine baghdir. Ayrica, anatomik varyasyonlar, sadece sinirlar yakininda
degil, hedef hacim icindeki doz dagilimini etkiler. Sonu¢ olarak, CTV-PTV
marjlarinin  belirlenmesinin  konvansiyonel uygulamasi, proton tedavilerinin
planlanmas1 ve degerlendirilmesi i¢in uygun degildir. Benzer marj sorunlar1 risk
altindaki organlarin marjlar1 i¢in de gegerlidir. Protonlar ve fotonlar arasindaki
dikkate deger bir diger fark, foton yoluna yerlestirilen bir zayiflatict maddenin foton
yogunlugunu enerji spektrumu {izerinde sadece kiigiik bir etki ile degistirmesidir;
fakat protonlar i¢in zayiflatici, enerjilerini ve dolayisiyla menzillerini degistirir ve
protonlarin sayisi1 lizerinde sadece kiigiik bir etkiye sahiptir (Mohans ve Grosshans,
2017:26-44).

Hedefe proksimal ve distal olarak diisiik doz nedeniyle ihtiya¢ duyulan 1s1n
sayis1 proton tedavisinde fotonlara gore ¢ok daha azdir. Bu protonlar igin bir avantaj
sayilabilir fakat Ornegin doz dagilimlarinin kuvveti yOniinden zararli olabilir.
Protonlar i¢in tercih edilen 151n yonleri, karmasik doku heterojenlikleri yoluyla gecisi
en aza indiren ve distal tiimdr kenarina daha kisa yollara sahip olan yonler olmalidir.
Ayrica, proton menzilinin sonunda daha yiiksek biyolojik etkililik ve proton
menzilindeki belirsizlik konusundaki endiselerden dolayi, hedefin distal kenarinda
veya hemen Gtesinde, omurilik gibi kritik bir dokuya daha yiiksek biyolojik olarak
etkili doza neden olabilecek yonlerden kac¢milmalidir. Bu nedenlerden dolayi,
alternatif 151 iletim teknikleri gelistirildi ve gelistirilmeye devam etmektedir

(Mohans ve Grosshans, 2017: 26-44).
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1. Pasif Sacilma Proton Tedavisi’nde Tedavi Planlamasi ve Plan
Degerlendirmesi

PSPT'deki her 1s1n i¢in, olay enerjisi ve aralik modiilasyonu genisligi (yani,
SOBP), hedefi distal ve proksimal olarak kaplayacak sekilde segilir. Belirsizlikler
icin lateral giivenlik marj1 fotonlarla ayni sekilde hedef hacme belirlenirken,
proksimal ve distal marjlar menzil belirsizligini hesaba katacak sekilde belirlenmistir
(Mohan ve Bortfeld, 2011:440-464).

Lateral ve distal proton doz dagilimini uygun hale getirmek i¢in, her bir 1g1n
icin bir agiklik ve bir kompansator, hedef hacmin lateral ve distal sekline doz
dagilimmi ve kurulumdaki belirsizlikleri, anatomi varyasyonlarini ve araligini
belirlemek i¢in marjlar1 ayarlamak {izere tasarlanmistir.

Her 1s1n i¢in doz dagilimlari, tedavi planlama sistemi (TPS) tarafindan
hesaplanir ve iletilmesi beklenen bilesik en uygun doz dagilimini tiretmek i¢in uygun
agirlhikta toplanir. Mevcut teknolojide yari-deneysel analitik sekiller ve algoritmalar
bu tiir hesaplamalar i¢in kullanilmaktadir. Hesaplanan PSPT doz dagilimlari, bir
seferde bir 1sin olmak tizere, BT goriintii boliimleri iizerine ist tste koyulup
bakilarak degerlendirilir (Urie, vd. 1984:553-566).

Siireg, her bir 1sm igin ayr1 ayri, CTV'nin lateral, distal ve proksimal
kenarlar ile regeteli izodoz ylizeyi arasindaki mesafelerin, belirlenen lateral, distal ve
proksimal kenar bosluklarina esit veya onlardan daha biiyiikk oldugundan emin
olunmasini saglarken ayni zamanda mesafelerin, normal dokularin gereksiz yere
doza maruz kalmayacaklar1 sekilde biiyiik olmamasmi da saglar. Normal Kkritik
yapilarin, yiiksek doz izodoz yiizeylerinden yeterli mesafelerde olmasini ve yeterince
korunmasini saglamak i¢in benzer bir islem kullanilir (Urie, vd. 1984:553-566).

Bir planin bilesik doz dagilimini degerlendirmeye ve rekabet eden tedavi
planlarmin bilesik doz dagilimlarin1 karsilastirmaya da ihtiya¢ vardir. Daha 6nce
belirtildigi gibi, PTV (ve risk hacimlerindeki organlar, yani ORV'ler) kavramlar1
proton tedavisi igin kesinlikle gegerli degildir. Bununla birlikte, mevcut uygulamada,
PTV ve ORV'lerin doz hacmi histogramlar1 (DVH'ler) yaygin olarak
kullanilmaktadir. Protonlar i¢in daha uygun olan teknikler klinik olarak
gelistirilmekte ve tanitilmaktadir (Chang, vd.2011: 4707—-4713).

Sekil 4.20°de bir akciger kanseri vakasmmn PSPT ve IMPT ydntemleri
kullanilarak tedavi planlar1 yapilmis ve her iki tedavi yontemi i¢in kritik organlarin

aldiklar1 doz miktarlar1 doz-hacim histogrami ile karsilastirilmigtir. Doz-hacim
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histograminda yer alan kare ile gosterilen c¢izgiler PSPT planini ve iicgen ile
gosterilen ¢izgiler ise IMPT planin1 gosterilmektedir. Her iki teknik i¢in doz-hacim
histogramlarma bakildiginda 6zefagus, spinal kord ve kalbin PSPT tekniginde
IMPT’ye oranla daha fazla doz aldigmni fakat CTV, PTV ve akcigerlerin iki teknik
icin de yaklasik ayni doz degerleni aldig1 goriilmektedir.
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Sekil 4. 19 PSPT ve IMPT doz dagilimlari.. Kritik normal yapilarin korunma
zorunlulugu nedeniyle, hedefin yeterli kapsami PSPT ile saglanabilir, ancak IMPT
ile miimkiin olmustur. PSPT (kareler) ve IMPT (ii¢cgenler) planlar1 i¢in DVH'ler
gosterilmektedir Kaynak: Chang, vd.2011: 4707-4713

PSPT’de bazen karmasik bir sekle sahip hedeflerin tedavisinde normal kritik
dokular1 en iyi sekilde korumak adina ‘yamali alanlar’ kullanilir. Ornegin, “L”
seklindeki bir hedefin tedavi edilmesi i¢in, bir alanin distal kenar1 bir “gecis alan1”

nin lateral st ile yamalanir. Yamadaki hatalar doz dagiliminda sicak ve soguk
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noktalara neden olabilir. Yama kavsaklarinda rolatif homojen dozlar elde etmek igin,
kavsaklar1 "yumusatmak" i¢in farkli glinlerde ¢ok sayida yama ¢ifti kullanilir. Benzer
sekilde, kranyospinal 1sinlamalar i¢in gereken uzun tedavi alanlarinin kavsakli birden
fazla alana bolinmesi gerekir. Bu kavsak da fraksiyondan fraksiyona gecilerek

hafifletilmelidir.
2. Tarama Isinlar1 ve IMPT icin Tedavi Planlamasi ve Plan Degerlendirme

Proton tedavide bir dizi olay enerjisinin proton ismlarinin manyetik
taramasimin kullanilmasi uygun doz dagilimlar1 elde etmek i¢cin 6nemli miktarda ek
esneklik sunar. Ozellikle, hedef iizerindeki radyasyon dozunu "boyamak" i¢in proton
tarama 1smlarinin kullanildig1 yogunlukla modiile edilmis proton terapisinin (IMPT)
verilmesine izin verir (Lomax,1999:185-205). IMPT'nin esnekligi, karmagik kritik
yapilar etrafindaki kirislerin glivenli bir sekilde biikiilmesi ve bu yapilarin hedef
kapsamdan 6diin vermeden daha iyi korunmasinin saglanmasi i¢in kullanilabilir.
Isinciklarin enerjisi, hedefi katman katman boyamak i¢in degistirilir. Tiimdrii farkli
yonlerden hedef alan ¢oklu tarama 1sinlarindan olusan 1siciklarin yogunlugu, timoér
dozu ile normal doku maruziyetinin sinirlarina karsi en uygun sekilde dengelenmesi
icin bilgisayar destekli matematiksel yontemler kullanilarak belirlenir. Proton
enerjilerini ve yogunluklarimi kontrol etme kabiliyetinden dolayi, islem, genel olarak,
sadece karsilik gelen foton-bazli tekniklere (yani, yogunluk modiilasyonlu foton
tedavisi) degil ayni zamanda PSPT'ye de ¢ok daha iistiin olan doz dagilimlar1
tretmektedir (Chang, vd.2011: 4707-4713).

Sekil 4.21°de bir akciger kanseri vakasi i¢in IMRT ve IMPT yontemleri
kullanilarak tedavi planlar1 yapilmis ve her iki tedavi yontemi i¢in kritik organlarin
aldiklar1 doz miktarlar1 doz-hacim histogramu ile karsilastirilmistir. Doz-hacim
histograminda yer alan kare ile gosterilen ¢izgiler IMRT planint ve ii¢cgen ile
gosterilen ¢izgiler ise IMPT planmni gosterilmektedir. Her iki teknik i¢in doz-hacim
histogramlarma bakildiginda kalp, spinal kord, 6zefagus, karsi akciger, toplam
akcigerin (solve sag) aldigi doz IMPT tekniginde IMRT tekniginden belirgin
diizeyde daha az oldugu goriilmektedir. Her iki yontem i¢in PTV ve CTV hacminin
aldig1 doz oranlar1 ise yaklasik olarak aynidwr. Burada IMPT teknigi ile IMRT

teknigine kiyasla kritik organlarin daha az bir doza maruz kaldig1 sdylenebilir.
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Sekil 4. 20 IMRT'ye kars1 IMPT doz dagilimlari. IMRT i¢in hedefin digindaki biiytik
doz banyosu belirgindir. IMRT (kareler) ve IMPT (iiggenler) planlari i¢in
DVH'ler gosterilmektedir Kaynak: Chang, vd.2011: 4707-4713

Radyayon tedavisindeki ama¢ hedef hacme homojen bir doz dagilimi
saglamaktir. Burada IMPT’de ¢oklu alanlar kullanilararak hedefte homojen bir doz
dagilimi saglanmasi hedeflenir. Diisiik bir giris dozunun olmasi ve dozun keskin bir
sekilde diismesi sonucu proton menzilinin sonunda bir dozun olmamasi proton
tedavisinin foton tedavisine gore avantajlar1 arasinda yer alir. Protonlarin hedef
hacim diginda yiiksek enerjili X-1sinlarma gore iki ila ii¢ kat daha az enerji (yani
integral doz) verdigi ¢ok sayida tedavi planlama ¢alismasinda gdsterilmistir. Timor
dozunu ve tiimor kontrol olasiligini arttirmak veya hastalik oranini azaltmak i¢in bu
doz avantaji kullanilabilir. Genellikle IMPT doz dagilimlari, konumlandirma ve
hareketteki belirsizliklere PSPT doz dagilimlarindan daha duyarhidir (yani, karsisinda

daha az direnclidir). Her bir olay 1smina bagli doz dagilimi, hedefi yeterince ortecek
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sekilde diger 1sinlardan bagimsiz olarak tasarlanmistir. Suda rolatif olarak
homojendir ve hedefin distal kenarinin 6tesinde artt bir marjla sonlandirilir. . Bu
yiizden, tiim 1ginlardan olusan bilesik doz dagilimi, pertiirbasyona karsi rolatif olarak
daha az hassastir. EK olarak, bulasma (smearing) PSPT doz dagilimimimn saglamligini
kesin olarak arttirir. IMPT'nin belirsizliklere karsi duyarliligini azaltmak igin,

“saglam optimizasyon” teknikleri aragtirilmaktadir (Lomax, vd.1999: 257-271).

H. Doz Hesaplama Algoritmalan

Proton 1511 tedavi planlamasi i¢in ¢esitli doz hesaplama algoritmalari
gelistirilmistir. Ticari tedavi planlama sistemleri tarafindan kabul edilen bu
algoritmalar kalem 1gin1 algoritmasi, kivrim/siiperpozisyon ve Monte-Carlo yontemi

olmak iizere genel olarak ii¢ ana kategoriye ayrilirlar.

1. Kalem 151m1 algoritmasi

Kalem 1smi1 (PB) algoritmasit sonsuz dar isinlardaki doz dagilimini
hesaplamay1 icerir. Verilen alan ince bir 1zgaraya boliinmiistiir ve kalem 1smlari, 151
geometrisini tanimlayan sanal kaynak konumundan ¢ikan 1sin ¢izgileri boyunca
1zgara tlizerinde konumlandirilmistir. Partikiiller, elastik olmayan c¢arpismalarda
enerji bozulmasina ve ¢oklu elastik sacilma yoluyla lateral yer degistirmelere maruz
kalir. Elastik sacilma etkilesimleri sonucu, kalem 1smi1 doz dagilimi, pargaciklar
inelastik carpigsmalar yoluyla tiim kinetik enerjilerini yitirene kadar ortama gegtigi
icin, lateral boyutlarda kademeli olarak genisler. Kalem 1sin1 algoritmasi, tiim
etkilesimleri ve ortam heterojenliklerini hesaba katarak, ayr1 ayr1 kalem 1ginlarindaki
doz dagilimini hesaplar. Hasta iizerinde herhangi bir noktadaki doz, tiim kalem
isinlarinin doz katkisinimn ilgilenilen noktaya toplanmasi ile beraber hesaplanir. Bir
kalem 1s1mindaki proton akiciligmnin lateral yayilimini hesaplamak i¢in kullanilan bir
Gauss fonksiyonu, elektronlar i¢in kullanilan kalem 1s1n1 algoritmasina benzerdir. Bir
kalem 1smindaki proton akiciliginin Gauss dagilimi, akicihgm 6lgiilen veya Monte
Carlo ile hesaplanmig genis 151l merkezi eksen derinlik-doz egrisi ile ¢arpilmasiyla

doz dagilimina donistiiriliir (Petti, 1992: 137-149).
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2. Kivrim/Siiperpozisyon

Evrigsim-list iiste bindirme yontemi, birincil fotonlarn ve birinci foton
etkilesmesinden ortaya ¢ikan yayilan foton ve elektronun taginmasmi ayri ayri
diistinen evrisim denklemi igeren bir algoritmadir. Birincil foton tasinmasinin
modellenmesi ve dogrusal bir hizlandirici x-1511 i¢in doz ¢ekirdeginin hesaplanmast,

foton enerji spektrumu bilgisini gerektirir (Petti, 1996: 1049-1057).

3. Monte Carlo yontemi

Monte Carlo teknigi, milyonlarca foton ve pargacigin madde ile tasinmasini
simiile eden bir bilgisayar programmdan (MC kodu) olusur. Fotonlarin ve
parcaciklarin bireysel etkilesimlerinin olasilik dagilimlarimi belirlemek igin temel
fizik yasalarini kullanir. Simiile edilmis parcaciklarin sayist arttik¢a, dagilimlarmi
ongorme dogrulugu artar. Bununla birlikte, simiile edilmis pargaciklarm sayisi
arttikca, hesaplama siiresi engelleyici bir sekilde uzar. Doz dagilimi, ortamdaki
enerjinin birikmesine neden olan kutulardaki (vokseller) iyonize edici olaylarin
biriktirilmesiyle hesaplanmaktadir. Radyasyon tedavisi tedavi planlamasi i¢in yeterli
hassasiyetle birka¢ yiiz milyon milyar dolara ulagsmanin gerekli olacagi tahmin
edilmektedir.

Radyasyon tagmnimi simiilasyonunda ve daha yakin zamanda tedavi
planlamasinda bir dizi MC kodu kullanilmistir: Bu kodlar arasinda Elektron Gama
Shower siirimii 4 (EGS4), ETRANIITS, Monte Carlo N partikiili (MCNP),
PENELOPE ve PEREGRINE (Lawrence Livermore Ulusal Laboratuvari'nda
gelistirildi) yer alir (Khan ve Gibbons, 2014; Fipple ve Soukup, 2004: 2263-2273).
Monte Carlo, hesaplama siirelerindeki belirsizliklere ragmen, bir hastada doz
dagilimini hesaplamanin en dogru yontemidir. Monte Carlo simiilasyonu ile yapilan
ornek planlar, 6zellikle heterojen dokularin ara yiizlerinde ve belirli kosullar altinda
partikiil dengesizliginin ortaya ¢ikabilecegi akcigerde doz hesaplama dogrulugunda
iyilesmeler gostermistir. Bilgisayar teknolojisi ve hesaplama algoritmalarinda devam
eden ilerleme ile birlikte, artkk ¢ok uzak olmayan bir gelecekte rutin tedavi
planlamasi i¢in Monte Carlo metodolojisinin uygulanmas1 muhtemel goriinmektedir.
Ayrica, Monte Carlo bir linak 1smmm enerji spektrumunu hesaplamak i¢in de

kullanilabilir (Khan ve Gibbons, 2014; Fipple ve Soukup, 2004: 2263-2273).
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I. Proton Tedavisi’nde Klinik Uygulamalar

Proton 1sm1 tedavisi, geleneksel X-1s1m1 ve elektronlarla tedavi edilen
neredeyse tiim tiimorlerin tedavisinde kullanilmaktadir. Proton tedavisi normal
dokulara hemen hemen higbir ¢ikis dozu uygulamadigi ve hedef hacme yiliksek
oranda bir doz dagilimi uyumu sagladig: i¢in beyin, géz ve omurilik tiimorleri gibi
kritik yapilara yakin tiimorler icin mikemmel bir tedavi segenegidir. Ayrica,
protonlar, fotonlara gore onemli 6lgiide daha az integral doz verdigi i¢in, hastanin
yasami boyunca olas1 bir sekonder malignite gelisimi i¢in her zaman endise duyulan
pediatrik tiimorlerin tedavisinde tercih edilen bir yontemdir. Bu nedenlerden dolayi,
akciger tiimorleri, solunum tiimorii hareketinin uygun sekilde yonetilmesi sartiyla
proton tedavisi i¢in iyi adaylardir (Khan ve Gibbons, 2014).

Proton tedavisi, paranazal siniis tiimorleri, kordoma, kondrosarkom,
meningioma, prostat ve akciger tiimorleri de dahil olmak iizere gesitli hastalik
bolgelerinin tedavisi i¢in uygulanmistir. Ayrica uveal melanomlarin, kafa tabanmnin
sarkomlarmin ve paravertebral bolgenin sarkomlarinin tedavisinde uzun zamandan
beri protonlarla klinik kazanimlar saglanmistir. Proton radyocerrahisi diger arter ici
lezyonlardan bagska, bliyiik arteriyovendz malformasyonlarini tedavi etmek i¢in de
kullanilmistir (Thornton, vd. 1998:222; Harsh, vd. 1999: 243-256).

Proton ve fotonlar i¢in tedavi plani karsilastirmalar1 ¢ocukluk ¢agi optik
sinir gliomlarinin kraniyal 1smlanmasi igin yapilan TCP ve NCTP (Normal Doku
Komplikasyon Olasilig1) hesaplamalar1 temelinde yapilmistir (Fuss et al., 2000).
Yapilan bu tedavi plani karsilastirmalari, protonlarin birgok bolge i¢cin potansiyel
kazanimlar sundugunu gostermektedir. Ayrica ¢esitli CNS tiimorleri ve diisiik evreli
astrositomlu pediatrik hastalar {izerinde calismalar yapilmis ve bunun sonucunda
proton tedavinin akut veya erken yan etkilerinin diisiik oldugu goriilmiistiir
(McAllister ve ark. 1997; Hug ve Slater, 1999). Protonlarin potansiyel avantajlari
cesitli tiimorler i¢in tartistlmistir (Fuss, vd. 2000:351-358; Mcallister, vd. 1997:455-
460; Hug ve Slater,1999:89-91).

SOBP 1ginmnin distal doz gradyaninin dikligi, protonlarm ¢ekici bir 6zelligi
olmasma ragmen klinik uygulamada bu avantaj tam olarak gergeklestirilememistir.
Distal doz gradyaninin lokalizasyonunun dogrulugu, hedef tanimindaki subjektif
element, hasta setup’indaki farkliliklar, tedavi sirasinda hasta ve i¢ organ hareketleri

ve doz hesaplama algoritmalarinin dogruluk smirlamalart gibi bazi belirsizliklerle
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siirlidir. Bu nedenle, bu belirsizliklerin etkilerini gidermek i¢in hedef hacme uygun
marjlarin eklenmesi gerekmektedir. Ayrica, uygun hedef kapsaminin belirsizligini
istatistiksel olarak en aza indirmek igin ¢oklu izosentrik 1sinlar kullanilir. Normal
kritik yapilarin korunmasi, hedef hacmin dozimetrik kapsamindaki gibi ayni
belirsizliklerle smnirlidir. Proton tedavisinde tekli ve coklu statik isinlar siklikla
kullanilsa da, IMPT'yi benimseme yoniinde bir egilim vardir. Proton doz dagilimlari,
IMPT kullanilarak optimize edilebilir ve IMRT ile karsilastirilabilir ancak ¢ok daha
az integral dozla doz uyumu(conformity) saglanir. Bununla birlikte, IMPT, hedef
hareketine kars1 ¢ok hassas oldugu i¢in hedef hareketin problem oldugu durumlarda,
hedef hareketini izlemek ve her tedavi swrasinda hedef kapsamini saglamak i¢in

goriintii rehberligi gereklidir (Khan ve Gibbons, 2014).

J. Proton Tedavisi’nde Cok Yaprakh Kolimatorler (CYK)

Cok yaprakli kolimatdrler tedavide keskin bir lateral doz gegisi elde etmek
amaciyla kullanilir. CYK’ler, proton tedavisinde sacilma ve uniform tarama isin
iletimi sistemlerinde piring deliklere veya Cerrobend bloklarina dogrudan bir
alternatif olarak kullanilmistir. Ug boyutlu konformal radyasyon tedavisinde
(3DCRT) oldugu gibi, yapraklar tarafindan belirlenen agiklik her alanin biitiiniiyle
teslimat1 boyunca statik kalir. Bununla birlikte, giiniimiizde bazi1 daha yeni sistemler
hassas organlar1 korumak i¢in PBS'de katman katman kolimasyon saglayan CYK’ler
sunmaktadir (Diffenderfer, vd. 2011: 6248-6256; Boyer, vd. 1992: 1255- 1261).

K. Proton Tedavisi’nde Goriintiileme

Proton tedavide, hasta konumlandirmasi i¢in tiim proton merkezlerinde
bulunan en yaygin kullanilan goriintii rehberlik sistemi, dijital goriintiileme
panelleriyle elde edilen kilo voltaj x 1sinlarmi kullanir. Diizlemsel X-isimn1
gortintiileri, TPS'den veya goriintiileme kontrol sistemi tarafindan iretilen dijital
olarak yeniden olusturulmus (rekonstriiksiyonlu) radyografilerle (DRRS) elde edilir
ve kaydedilir. X 1511 tiipleri, stereoskopik hizalamanin elde edilebildigi siirece
noziile, ortogonal diizlemlere veya zemine veya tavana monte edilebilir. Bu
goriintiileme sisteminin geometrik dogrulugunu proton 1sinma gore degerlendirmek

esastir (Mackay, 2018:293-298).
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Voliimetrik goriintilleme, 1511 hedefe dogru konumlandirmak ve i¢ (internal)
anatomik yeniden iretilebilirligi dogru bir sekilde degerlendirmek icin foton
kliniklerinde kolayca kullanilabilir. Halen c¢ogu proton merkezinde yaygin bir
uygulama olmamasina ragmen, cone beam BT, portatif (taginabilir) BT'yi rutin klinik
is akigina entegre etmek i¢cin Onemli ¢abalar sarf edilmektedir. Yeni proton tedavi
merkezlerinin bazilar1 su anda hastalarin hizalanmasinda volumetrik goriintiileme
kullanmaktadir (Landry, 2018: 1086— 1095).

Bir¢ok proton iletim sistemi, tedavi alanmi ayarlamak ve bir agiklig1 ve
menzil kompansatoriinii yerinde tutmak icin bir aplikator kullanir. Hastaya 6zgi
cihazi tutan aplikator, goriintiileme sisteminin agikligmi (bosluk) azaltabilen proton
1smnin geometrik penumbrasint en aza indirmek icin genellikle hastaya miimkiin
oldugunca yakin yerlestirilir. Ayrica, birgok goriintii rehberlik konsolu, fiziksel
tedavi alaninin diginda bulunur. Robotik kollar i¢in hasta konumlandirma sisteminin
ana destegi veya portatif BT gibi goriintiileme cihazlarinin gelecekteki kullanimi
olarak ihtiya¢ duyulan alan, goriintiileme konsolunun tedavi odasina yerlestirilmesini

engelleyebilir (Arjomandy, vd.2019: 678-705).
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V. GATE/GEANT4 SIMULASYON YAZILIMI

Geant4 (Geometry And Tracking v4); her tirli par¢acigin madde
icerisinden ge¢isinin ve etkilesiminin simiilasyonunu (benzetimini) yapan C++
tabanli bir framework (kod kiitiiphanesi) olup CERN tarafindan gelistirilmistir.
Geant4, karmasik geometrileri verimli ve kompakt bir sekilde ele alabilir ve ¢esitli
araylizlerde geometri ve parcacik izlerinin gorsellestirilmesine izin verir. Uygulama
alanlar1 arasinda yiiksek enerji, niikleer ve hizlandiric1 fizik, tip ve uzay bilimleriyle
ilgili caligmalar yer almaktadir (Agostinelli, vd.2003:250-303; Allison, vd.2003:250-
303).

GATE (OpenGATE Collab.), diinyanin o6nde gelen medikal fizik
laboratuarlarinin ortak girisimi ile gelistirilmis olup medikal fizik benzetimlerini
Geant4 kod kiitiiphanesi kullanarak gerceklestiren agik kaynak kodlu bir yazilimdir.
Genellikle modelleme, optimizasyon ve algoritma yaratma gibi amaglarla kullanilan
GATE, ROOT, ASCIl, ECAT7 ve LMF gibi ¢ikt1 formatlarin1 destekler
(opengatecollaboration.org, 2019).

Sekil 5. 1 GATE/GEANT4 mimarisi

Simiilasyon i¢in tanimladigimiz parametreler;
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- Kaynak: Kalem Isin1 Kaynag1

- Fantom: Su Kiipi

- Pargacik: Proton Isimni

- Pargacik Enerjisi: 86 MeV, 90 MeV, 95 MeV ve 100 MeV

- Fantom Igeresinde Tanimlanan Organlar: Sag ve Sol Akciger, Kemik Yapilar,

Kalp ve Timor

A. Proton Isim1 Simiilasyonu

Biz bu arastirmada;

# WORLD

/gate/world/setMaterial Air
/gate/world/geometry/setXLength 60 cm
/gate/world/geometry/setYLength 60 cm
/gate/world/geometry/setZLength 60 cm
/gate/world/placement/setTranslation @ @ @ cm

Sekil 5. 2 Diinya hacminin X,Y,Z koordinatlarin1 60 cm olarak belirlenip, materyal
olarak hava sec¢ilmistir.

# WATERBOX

/gate/world/daughters/name water_box
/gate/world/daughters/insert box
/gate/water_box/setMaterial Water
/gate/water_box/geometry/setXLength 40 cm
/gate/water_box/geometry/setYLength 50 cm
/gate/water_box/geometry/setZLength 40 cm
/gate/water_box/placement/setTranslation 0.0 0.0 0.0 cm
/gate/water_box/vis/setColor blue
/gate/water_box/vis/forceWireframe
#/gate/water_box/disable

Sekil 5. 3 Su fantomu, boyutlar1 X uzunlugu 40 cm, Y uzunlugu 50 cm ve Z
uzunlugu 40 cm olan mavi renkli bir kutu olarak tanimlanmistir. Materyal olarak su
secilmis ve world geometrisinin tam merkezine konumlandirilmistir.
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# Bonel-d125 BOX GEOMETRY
/gate/water_box/daughters/name Bonel-d125
/gate/water_box/daughters/insert box
/gate/Bonel-d125/setMaterial Marrow_Bone@3_1285
/gate/Bonel-d125/geometry/setXLength 36 cm
/gate/Bonel-d125/geometry/setYLength 40 cm
/gate/Bonel-d125/geometry/setZLength 4 cm
/gate/Bonel-d125/placement/setTranslation 0.0 0.0 -18.0 cm
/gate/Bonel-d125/vis/setColor cyan
/gate/Bonel-d125/vis/forceWireframe
#/gate/Bonel-d125/disable

Sekil 5. 4 Bonel-d125’1, boyutlar1 X=36 cm, Y=40 cm ve Z=4 cm olan bir kutu
olarak tamimlanmis, materyal olarak Marrow Bone03 1285 se¢ilmistir. Rengi
camgObegi rengi olarak tanimlanmis ve su fantomu icerisinde 0 0 -18 cm’de
konumlandirilmistir.

# Lung1-d026 BOX GEOMETRY LEFT
/gate/water_box/daughters/name Lung1-d026
/gate/water_box/daughters/insert box
/gate/Lung1-d026/setMaterial Lung_259
/gate/Lung1-d026/geometry/setXLength 10 cm
/gate/Lungl-d026/geometry/setYLength 26.1 cm
/gate/Lungl-d026/geometry/setZLength 17.1 cm
/gate/Lung1-d026/placement/setTranslation 13.0 0.0 -7.0 cm
/gate/Lung1-d026/vis/setColor green
/gate/Lung1-d026/vis/forceWireframe
#/gate/Lungl-d026/enable #/vis/viewer/zoom 3

Sekil 5. 5 Sol akciger, boyutlart X=10 cm, Y=26.1 cm ve Z=17.1 cm olan bir kutu
seklinde belirlenip ve Lungl-d026 seklinde isimlendirilmistir. Materyal olarak
Lung 259 se¢ilmis, rengi yesil olarak tanimlanip su fantomu igerisinde 13 0 -7
cm’de konumlandirilmistir.
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| # Lung2-d026 BOX GEOMETRY RIGHT
/gate/water_box/daughters/name Lung2-d026

‘/gate/water_box/daughters/insert box
/gate/Lung2-d026/setMaterial Lung_259

‘/gate/LungZ-d026/geometry/setXLength 11.6 cm
/gate/Lung2-d026/geometry/setYLength 26.9 cm
/gate/Lung2-d026/geometry/setZLength 16.9 cm

- /gate/Lung2-d026/placement/setTranslation -11.0 0.0 -7.0 cm
/gate/Lung2-d026/vis/setColor green
/gate/Lung2-d026/vis/forceWireframe
#/gate/Lung2-d026/enable

‘#/vis/viewer/zoom 3

Sekil 5. 6 Sag akciger, boyutlar1 X=11,6 cm, Y=26,9 cm ve Z=16,9 ¢cm olan bir kutu
seklinde belirlenip Lung2-d026 seklinde isimlendirilmistir. Materyal olarak
Lung_ 259 secilip rengi yesil olarak tanimlanmis ve su fantomu igerisinde -11 0 -7
cm’de konumlandirilmisti

# HEART BOX GEOMETRY
/gate/water_box/daughters/name Heart

- /gate/water_box/daughters/insert ellipsoid
/gate/Heart/setMaterial Muscle
/gate/Heart/geometry/setXLength 6.0 cm
/gate/Heart/geometry/setYLength 4.0 cm
/gate/Heart/geometry/setZLength 3.0 cm

‘ /gate/Heart/placement/setTranslation 2.0 -3.0 2.0 cm
/gate/Heart/vis/setColor yellow
/gate/Heart/vis/forceWireframe

‘#/gate/Heart/disable

Sekil 5. 7 Kalp ortalama bir insan kalbi gbz 6niine almarak (Gray, 2005), boyutlar:
X=6 cm, Y=4 cm ve Z=3 cm olan bir elipsoid olarak tanimlanip, materyal olarak kas
secilmistir. Sar1 renkli olarak su fantomu igerisinde 2.0 -3.0 2.0 cm’de
konumlandirilmastir.
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#TUMOR SPHERE

/gate/Lungl-d026/daughters/name tumor
‘/gate/Lungl-dOZG/daughters/insert sphere
/gate/tumor/setMaterial Muscle

- /gate/tumor/geometry/setRmin 0.0 cm
/gate/tumor/geometry/setRmax 1.0 cm
/gate/tumor/placement/setTranslation 0.0 0.0 -6.0 cm
/gate/tumor/vis/setColor red
‘/gate/tumor/vis/forceSolid

Sekil 5. 8 Timor, yarigapt 1 cm olan bir kiire olarak tanimlanip kas ile
doldurulmustur. Kirmizi renkli belirlenip sol akciger igerisinde 13 0 -6 cm’ye
yerlestirilmigtir.

\# Bone2-d190 BOX GEOMETRY
/gate/water_box/daughters/name Bone2-d190

‘/gate/water_box/daughters/insert box
/gate/Bone2-d190/setMaterial Marrow_Bonel4_1944
/gate/Bone2-d190/geometry/setXLength 36 cm

- /gate/Bone2-d190/geometry/setYLength 40 cm
/qate/Bone2-d190/geometry/setZLength 4 cm
/gate/Bone2-d190/placement/setTranslation 0.0 0.0 11.0 cm
/gate/Bone2-d190/vis/setColor magenta
/gate/Bone2-d190/vis/forceWireframe

#/gate/Bone2-d190/disable

Sekil 5. 9 Bone2-d190, boyutlar1 X=36 cm, Y=40cm ve Z=4 cm olan bir kutu olarak
tanimlanip, Marrow Bonel4 1944 ile doldurulmustur. Rengi eflatun rengi olarak
secilip ve su fantomu igerisinde 0 0 11 cm’de konumlandirilmistir.
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[gate/actor/addActor DoseActor dose0
[gate/actor/dose0/attachTo water_box
[gate/actor/dose0/stepHitType random
[gate/actor/dose0/setPosition 000cm
{gate/actor/dose0/setResolution 11300
[gate/actor/dose0/enableDose true
{gate/actor/dose0/enableDoseToWater true
[gate/actor/dose0/save output/IDD. txt
[gate/actor/dose0/save output/IDD. root

[gate/actor/dose0/saveEveryNSeconds 360

/gate/actor/addActor DoseActor dosel

/gate/actor/dose1/attachTo Lung1-d026
/gate/actor/dosel/stepHitType random
/gate/actor/dose1/setPosition 000cm
/gate/actor/dose1/setResolution 11300
/gate/actor/dose1/enableDose true
/gate/actor/dosel/enableDoseToWater true
/gate/actor/dose1/save output/Lungl.txt
/gate/actor/dose1/save output/Lungl.root

/gate/actor/dose1/saveEveryNSeconds 360

lgate/actor/addActor DoseActor dose2
(gate/actor/dose2/attachTo Heart
lgate/actor/dose2/stepHitType random
(gate/actor/dose2/setPosition 000cm
lgate/actor/dose2/setResolution 11300
(gate/actor/dose2/enableDose true
lgate/actor/dose2/enableDoseToWater true
lgate/actor/dose2/save output/Heart, txt
lgate/actor/dose2/save output/Heart. hmt

(gate/actor/dose2/saveEveryNSeconds 360

fgate/actor/addActor DoseActor dose3
[gate/actor/dose3/attachTo tumor
lgate/actor/dose3/stepHitType random
lgate/actor/dose3/setPosition 000cm
[gate/actor/dose3/setResolution 11300
[gate/actor/dose3/enableDose true
[gate/actor/dose3/enableDoseToWater true
lgate/actor/dose3/save output/tumor. txt
[gate/actor/dose3/save output/tumor. foot

lgate/actor/dose3/saveEveryNSeconds 360

lgate/actor/addActor DoseActor dosed
lgate/actor/dosed/attachTo Bonel-d125
lgate/actor/dosed/stepHitType random
lgate/actor/dosed/setPosition 000cm
lgate/actor/dosed/setResolution 11300
lgate/actor/dose4/enableDose true
lgate/actor/dosed/enableDoseToWater true
lgate/actor/dosed/save output/Bonel_d125.txt
lgate/actor/dosed/save output/Bonel_d125.root

lgate/actor/dosed/saveEveryNSeconds 360

Igate/actor/addActor DoseActor dose5
Igate/actor/dose5/attachTo Bone2-d190
Igate/actor/doseS/stepHitType random
Igate/actor/dose5/setPosition 000cm
Igate/actor/doseS5/setResolution 11300
Igate/actor/doseS5/enableDose true
Igate/actor/doseS/enableDoseToWater true
Igate/actor/doseS5/save output/Bone2_d190.txt
[gate/actor/dose5/save output/Bone2_d190.root

Igate/actor/doseS5/saveEveryNSeconds 360

'gate/actor/addActor DoseActor dose6
'gate/actor/dose6/attachTo Lung2-d026
'gate/actor/dose6/stepHitType random
'gate/actor/dose6/setPosition 000cm
'gate/actor/dose6/setResolution 11300
'gate/actor/dose6/enableDose true
'gate/actor/dose6/enableDoseToWater true
'gate/actor/dose6/save output/Lung2.txt
'gate/actor/dose6/save output/Lung2.root
'gate/actor/dose6/saveEveryNSeconds 360

Sekil 5. 10 DoseActor, ilistirildigi her bir geometrideki biriken enerjiyi ve
depolanan dozu root ya da txt formunda ¢iktilar seklinde olusturur.



#

# SOURCE

#

/gate/source/addSource PBS PencilBeam
/gate/source/PBS/setPosition 13 0 -25 cm
/gate/source/PBS/setEnergy 90 MeV
/gate/source/PBS/setSigmaEnergy 0.1 MeV
/gate/source/PBS/setSigmaX 3 mm
/gate/source/PBS/setSigmaY 3 mm

/gate/source/PBS/setSigmaTheta 1 mrad
/gate/source/PBS/setSigmaPhi 1 mrad

/gate/source/PBS/setEllipseXThetaEmittance 9 mm«mrad
/gate/source/PBS/setEllipseXThetaRotationNorm positive
/gate/source/PBS/setEllipseYPhiEmittance 9 mmxmrad
‘/gate/source/PBS/setEllipseYPhiRotationNorm positive
/gate/source/PBS/setParticleType proton
#/gate/source/PBS/setRotationAxis 100
#/gate/source/PBS/setRotationAngle 60 deg

Sekil 5. 11 Kaynak olarak ‘Kalem Isin1 Tarama (PBS)’ kaynagi kullanilip X=13,
Y=0 ve Z= -25 cm’de konumlandrilmistir. Kaynak enerjisi 86 MeV, 90 MeV, 95
MeV ve 100 MeV olarak dort farkli deger secilip, parcacik tipi proton olarak
belirlenmistir.

/vis fopen OGLSX
/vis/viewer/reset

| /viss/viewer/set/viewpointThetaPhi 180 0

Sekil 5. 12 Bu kod, olusturdugumuz geometrinin goriintiisiinii elde etmemizi
saglamustr.

B. Proton Isim1 Simiilasyon Geometrisinin Tanim

Bu tez calismasinda GATE'in vGATE7.2 siirimi kullanilmis ve proton
isininm  simiilasyonunda sunulan tim goéreceli sonuglar Referans Fizik Listesi
QGSP_BERT_HP_EMY kullanilarak elde edilmistir. Bu c¢alisma Oncelikle,

simiilasyonda tanimlanan proton kaynagindan konumlandirdigimiz organlardaki doz
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dagilimini gosteren proton 1smin1 gostermeyi amaglamaktadir. Proton kaynagi olarak
“Kalem Isin1 Tarama” (PBS) kullanilmistir.

Sekil 5.13’te sematik olarak gosterildigi gibi, bir diinya hacmi tanimladik
ve bu hacmin merkezine bir su fantomu yerlestirilmistir. Kaynaktan su fantomuna
olan mesafelerine gore swrasiyla ilk kemik, sag ve sol akcigerler, sol akciger
icerisinde 1 cm yaricaplh kiiresel bir tiimor, elipsoid bir kalp ve ikinci bir kemik
tamimlanmistir. Heterojen fantom (su, kemikler, akciger) icerisinde tanimlanan
proton 1sininmn bir kalem 1smi1 taramasi kaynagi kullanilarak suda menzil-doz
karsilastirmas1 yapan bir ornek gelistirilerek elde edilmistir. Fantom igerisindeki
simiile edilmis kalbin boyutu ortalama bir yetiskin kalp sekli kullanilarak
belirlenmistir (Gray, 2005). Akciger boyutlari ise insan igin viicut fantomunun
gelisimine katkida bulunmak i¢in bilgisayarli tomografi (BT) goriintiileri kullanarak
akciger boyutlarin1 ve hacim araliklarini belirlemeyi amaglayan bir calisma referans
alinarak belirlenmistir (Kramer, vd. 2012: 378-83). Timo6r materyali olarak kas
secilmis ve tiimor sol akcigere 0.0 0.0 -6,0 cm koordinatlarinda yerlestirilmistir. Her
organ i¢in dokular GATE'de kas, akciger ve kemik materyalleri olarak
tanimlannmistir. Materyali kas olarak tanimlanan kalp fantom igerisine 2.0 -3.0 2.0
cm’ye yerlestirililmistir. Fantom igerisinde tanimlanan her bir geometrinin boyutu ve
konumu Cizelge 5.1'de gosterilmistir. Geometri olustugunda geometriyi gérmek igin

ise sematik bir gériiniim olusturulmustur.

Cizelge 5. 1 Simiile edilmis su fantomunun, fantom igerisindeki organlarin ve
tiimoriin (sol akcigerin i¢inde) boyutlar1 ve konumlar1

Organ (x,y,2) Organ Boyutlar1 (cm) (x,y,z) Organ Konumlari (cm)
Su Fantomu 40 x50 x40 0.00.00.0

Birinci Kemik 36 x40 x 4 0.00.0-18.0

Ikinci Kemik 36 x40 x 4 0.00.011.0

Sag Akciger 11.6 X 26.9 X 16.9 -11.00.0-7.0

Sol Akciger 10 x26.1 x 17.1 13.00.0-7.0

Timor r=1 0.00.0-6.0

Kalp r==6,4,3 2.0-3.02.0
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Sekil 5.13’te soldaki goriintii simiilasyon geometrisinin lateral gériiniimiinii
(x ekseninde) gosterirken, sagdaki goriintii z eksenindeki goriiniimiinii temsil eder.
Soldaki goriintiiden swrasiyla kemik, akciger, akciger igindeki tiimor, kalp ve ikinci
kemik goriilmektedir. Geometriye arkadan (+z yoniinden) bakildiginda, tiimériin sol
akcigerde dogru tanimlandigi ve kalbin z ekseni boyunca iki akciger arasinda ve sol
akcigere daha yakm oldugu goriilmektedir. Kaynak, tiimor pozisyonuna uymasi igin
diinya hacmi igerisinde 13 0.0 -25.0 cm’ye ve fantom materyale (z-yonii) dik olacak
sekilde konumlandirilarak 1smlama yapilmistir. Hedef tiimér hacmini bir SORP elde
ederek, derinlik boyunca kapsamak ve ig¢in, tiimore sirasiyla 86 MeV, 90 MeV, 95
MeV ve 100 MeV proton enerjileri verildi ve tiimorde her 0.5 cm i¢in bir Bragg piki

elde edilmistir. Simiilasyonda tek fraksiyonda 70 Gy’in yaklasik bir fraksiyonu

olacak sekilde ~ 4 Gy dozu elde etmek igin 2.14 x 107 parcacik gonderilmistir
(Mesco ve Gomez, 2018:76).

Sekil 5. 13 Simiilasyon srrasinda kullanilan geometrinin sematik goriinimii a)
Simiilasyon geometrisinin 270 dereceden (lateral) gbriinimii b) Simiilasyon
geometrisinin 180 dereceden (arkadan) goriiniimii. Beyaz kutu diinya hacmi, mavi
kutu su fantomu, camgdbegi rengi 1. kemik

Simiilasyonda tanimladigimiz her bir yapi ve organ i¢in belirledigimiz
materyaller GATE igerisinde ‘GateMaterials.db’ ve ‘patient-HUmaterials.db’ girdi

dosyalari igerisinde tanimlanmustir. Simiilasyondaki,
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Air: d=1.29 mg/cm3 ; n=4 ; state=gas
+el: name=Nitrogen; f=0.755268

+el: name=0xygen; f=0.231781
+el: name=Argon; f=0.012827
+el: name=Carbon; f=0.000124

Sekil 5. 14 Diinya hacmi i¢in tanimlanan materyaller

Water: d=1.00 g/cm3; n=2 ; state=liquid
+el: name=Hydrogen ; n=2
+el: name=0xygen; n=1

Sekil 5. 15 Su fantomu i¢in tanimlanan materyaller

# Material 1285 corresponding to H=[ 392.843;394.532 ]
Marrow_Bone03_1285: d=1.24959 g/cm3 ; n=10;
+el: name=Hydrogen; f=0.082
+el: name=Carbon; f=0.391
+el: name=Nitrogen; f=0.029
+el: name=0xygen; f=0.372
+el: name=Sodium; f=0.001
+el: name=Phosphor; f=0.039
+el: name=Sulfur; f=0.001
el name=Chlorine; f=0.001
+el: name=Potassium; f=0.001
‘ +el: name=Calcium; f=0.083

Sekil 5. 16 Birinci kemik i¢in tanimlanan materyaller
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# Material 1944 corresponding to H=[ 1491.16;1492.84 |
Marrow_Bonel4_1944: d=1.90022 g/cm3 ; n=9;

‘ tel:
tel:
tel:

| +el:
tel:
tel:

‘+e1:
tel:

‘+e1:

name=Hydrogen; f=0.036
name=Carbon; f=0.165
name=Nitrogen; f=0.042
name=0xygen; f=0.432
name=Sodium; f=0.001
name=Magnesium; f=0.002
name=Phosphor; f=0.1
name=Sulfur; f=0.003
name=Calcium; =0.219

Sekil 5. 17 Ikinci kemik i¢in tanimlanan materyaller

# Material 259 corresponding to H=[ -748.971;-748 |
Lung_259: d=260.195 mg/cm3; n=9;

- +el:
+el:
+el:
+el:
+el:
+el:

‘ +el:
+el:

‘ +el:

name=Hydrogen; =0.103
name=Carbon; f=0.105
name=Nitrogen; f=0.031
name=0xygen; f=0.749
name=Sodium; f=0.002
name=Phosphor; f=0.002
name=Sulfur; =0.003
name=Chlorine; f=0.003
name=Potassium; f=0.002

Sekil 5. 18 Akcigerler igin tanimlanan materyaller

‘Muscle

d=1.05 g/cm3 ; n=11

+el: name=Hydrogen ; f=0.102
+el: name=Carbon ; £=0.143
+el: name=Nitrogen ; f=0.034
+el: name=0xygen ; f=0.71

+el: name=Sodium ; T=0.001
+el: name=Phosphor ; f=0.002
+el: name=Sulfur ; f=0.003
+el: name=Chlorine ; f=0.001
+el: name=Potassium ; f=0.004
+el: name=Calcium s f=0.0

+el: name=Scandium ; f=0.0

Sekil 5. 19 Kalp ve tiimor i¢in tanimlanan materyaller
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Cizelge 5. 2 ‘GateMaterials.db’ dosyasinda tanimli, simiilasyon geometrisinin tiim

Ogeleri i¢in secilen materyalleri olusturan elementler

Element Sembolii Atom No Kiitle No Birimi
Hidrojen H 1 1.01 g/mol
Karbon C 6 12.01 g/mol
Nitrojen N 7 14.01 g/mol
Oksijen @) 8 16.00 g/mol
Sodyum Na 11 22.99 g/mol
Fosfor P 15 30.97 g/mol
Siilfir S 16 32.066 g/mol
Klor Cl 17 35.45 g/mol
Potasyum K 19 39.098 g/mol
Kalsiyum Ca 20 40.08 g/mol
Skandiyum Sc 21 44.956 g/mol
Magnezyum Mg 12 24.305 g/mol
Argon Ar 18 39.95 g/mol
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VI. YONTEM

A. Ki-Kare Analizi

Ki—Kare dagilimi ilk kez 1900’lLi yillarda Karl Pearson tarafindan
aragtirmaya baslanmis olup beklenen frekanslar (B) ile gézlenen frekanslar (G)
arasindaki farkin istatistiksel olarak anlamli olup olmadignin belirlememize
yardime1 olan dagilimlardir (Kisi.deu.edu.tr, 2019, slideplayer.biz.tr, 2019).
Arastirmact iki veya daha fazla veri seti arasinda onemli farkin olup olmadigini
belirlerken istatistiki bir analiz yontemi olan Ki-kare yonteminden faydalanabilir.
Siirekli bir olasilik dagilimi olan ki-kare pozitif bir degere sahiptir ve sifir ile +
arasinda siirekli bir dagilim gosterir. Ki-kare dagiliminda serbestlik derecesi
biiytidiikce ¢arpiklik azalir. Boylece biiyiik 6rnekler i¢in dagilimin sekli simetrik bir
can egrisine benzer bir sekil alir (kisi.deu.edu.tr, 2019, slideplayer.biz.tr, 2019).

Bu dagilim; uygunluk, varyans, bagimsizlik, homojenlik ve bagimli gruplarin
testinde oldukga sik kullanilmaktadir.

Ki-kare testi genellikle,

« Iki veya daha ¢ok grup arasinda fark olup olmadigmin testinde,

« Tki degisken arasinda bag olup olmadiginin testinde,

* Gruplar aras1 homojenlik testinde,

Orneklemden elde edilen dagilimin istenen bir teorik dagilima uyup uymadigmin
testinde (Uyum iyiligi testinde),

* Varyans i¢gin ki-kare testinde,

* Varyansla ilgili aralik tahmininde,

+ Kontenjans katsayisinin hesabi gibi testlerde kullaniimaktadir.
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1. Ki-Kare Uygunluk Testi

Uygunluk testi, belli bir hipoteze uygunluk ve ihtimal dagilimlarina
uygunluk testi olmak iizere iki siirecte incelenir. Bu ¢alismada, gozlenen frekanslarin
(G), belli bir hipoteze gore eclde edilen beklenen frekanslara (B) uygun olup
olmadiginin incelendigi belirli bir hipoteze uygunluk testi tizerinde durulacaktir.

HO: Bos hipotez, sifir hipotez
H1: Alternatif hipotez

a. Hipotezler:

HO: Gi=Bi,1i=1,2, .,k(Gl=B1,G2=B2, ........ , Gk = Bk )
(Gozlenen frekanslar beklenen frekanslara uygundur)
H1: Gi # Bi (Gozlenen frekanslar beklenen frekanslara uygun degildir, Fark

onemlidir)
b. Test Istatisligi:

Test istatistigi asagida verilen esitlik kullanilarak hesaplanir.
G: Go6zlenen Frekans
B: Beklenen Frekans

k: Toplam G6zlenen Sayisi

¥7 = (G; _By)?
B;

Formiilden de goriildigii iizere Gi ’lerin, Bi ’lere yaklasmasi durumunda X2

istatistigi sifira yaklagacaktir.
c. Karar Modeli ve Karar:

Ki-kare uygunluk testi G; ile B; nin farklarinin kareleri alinarak X? test
istatistigi hesaplandig1 i¢in sag kuyruk testidir. Farklarin kareleri, fark biiytdik¢e
pozitif yonde sonsuza dogru biiyiir. Bu yiizden, kirmizi (red) bolgesi daima dagilimin

sag kuyrugunda olur. Buna gore karar modeli agagida gosterilmistir.
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Sekil 6. 1 Kritik Deger Grafigi.

d. Karar Verme

Ki-kare tablosunda H,, i¢in hesaplanan ki-kare degeri ilgili o degeri ile
karsilagtirilir. Eger ki kare degeri, tablo degerinden biiyiikse H,, reddedilir. Ki-kare
degerinin diisiik olmas1 ise gozlenen degerlerin beklenen degerlere yakin oldugunu
gostertir.

+ Onem seviyesi a (alfa ) arastirmanin basinda arastirmaci tarafindan segilir.
+ Ornekleme dagilimmin RED bdlgesinin biiyiikliigiinii gosterir.

* Tipik degerleri: 0.01, 0.05, 0.10
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di | 0895 ) 0890 | 0975 | 085 [ 09 [ 075 | 05 [ 025 [ 04 [ 0.05 | 0.025 [ 0.01 | 0.005 | 0.001
1| 0.000033 | 0.000157 | 0.000982 | 0.00333 | 0.0156 | 007 | 0455 | L323 | 2706 | 3841 | 504 | 6635 | 7879 | 10.828
! 0000 [ 0.020 | 0051 | 0303 | 0211 [ 0575 | 1386 | 2773 | 4605 | 5991 | 7378 | 9.210 | 10.597 | 13516
i 0072 | 0415 | 016 | 0352 [ 0584 | 1213 | 2366 | 4108 | 6251 | 7815 | 9.8 [ 115 | 12.838 | 16066
- 0207 | 0287 | 0484 | 0711 | 1064 | 1923 | 3357 | 5383 | 7779 | 9488 | 11343 | 13277 | 14860 | 18467
5 0412 | 0.5% | 0831 | 1145 | 1610 [ 2675 | 4351 | 6b26 | 9.236 | 11070 | 12833 | 15086 | 16,750 | 20.515
b 0676 | 0872 | L1237 | 1835 | 2204 | 3455 | 5040 | 7041 | 10645 | 12590 | 14449 | 16812 | 18548 | 22450
1 0983 | 128 | 1630 | L167 | 2833 | 4295 | 6346 | Q037 | 12007 ) 14067 | 16013 | 18475 | 20.76 | B32
8 L3 ) 1646 | 2180 | 2733 | 3490 | S0 | 7344 | 10219 | 13362 | 15507 | 17.535 | 20,090 | 21955 | 26JA
9 L35 | 2088 | 2700 | 3305 | 4168 | 5SRO0 | 8343 | 11380 | 14684 | 16.019 [ 10.003 | 20666 | 23580 | 27870
10 | 2156 | 1538 | 347 | 3940 | 4665 | RJ37 | 9341 | 12549 | 15867 | 18307 | 20483 | 23.209 | 15186 | 29.568
il 2603 | 3053 | 3816 | 4575 | 5476 | 7504 | 1041 | 1301 | 17075 | 19675 | 2190 | M08 | 77 | 3L
1| MM | 351 | 44 | 5206 | 6304 | 8430 | 10340 | M4R45 | 18549 | 20006 | 22337 | 26217 | 28300 | 32909
13 | 3565 | 4107 | 5009 | 5892 | 7042 | 9299 | 12340 | 15984 | 19812 | 20362 | 4736 | 27688 | 19519 | 4.5
14 | 4075 | 4660 | 5629 | BA7L | 7790 | 10465 | 13339 | 17017 | 21064 | 23685 | 119 | 19041 | 3L319 | 23
15 | 4ot | S0 | 6262 | 7260 | 8547 | 10.037 | 14330 | 18245 | 20307 | 24006 | 27.488 | 30508 | 32801 | 3769
16 | 5% | 12 | 6308 | 7562 | 9312 | 11512 | 15338 | 19.369 | 23.347 | 26.2% | 28840 | 32000 | 34267 | 5.2
17 | 5697 | b4 | 7504 | 6672 [ 10085 | 12792 | 16338 | 20489 | 24769 | 27.587 | 30391 | 33409 | 35718 | 40790
18 | 6265 | 7015 | B2 | 9390 | 10865 | 13675 | 17338 | 21605 | 25.889 | 20.869 | 31526 | 34805 | 3% | 430
19 | 6bd | 7633 | 8307 | 10017 | 11631 | 14562 | 18338 | 22718 | 27.004 | 30144 | 32832 | 36191 | 38562 | 43620
W | 74W | 8260 | 9381 | 10831 [ 12443 | 15432 | 19337 | 23828 | 26412 | 31410 | MI70 | 37566 | 39997 | 45315
N | 804 | 8897 | 10283 | 11381 | 13240 | 16344 | 20337 | 24035 | 20615 | 671 | 35479 | 3880 | 41401 | 679
2| 8643 | 9542 | 10982 | 12338 | 14041 | 17.240 | 21337 | 26039 | 30613 | 33524 | 36781 | 40.289 | 42796 | 4B.268
3| 9360 | 1019 | 10669 | 13.031 | 14648 | 16037 | 22337 | 7041 | 30007 | 35072 | 3807k | 41636 | #4181 | 4578
4| 086 | 10485 | 12400 | 13Bd8 | 15650 | 10037 | 28337 | 2841 | 31% | %415 | 0364 | 42500 | 45559 | SLIM
35| 1050 | 11524 | 13020 | 14611 | 16473 | 19939 | 24337 | 29339 | 34382 | 37652 | 40646 | 44314 | 46928 | 5260
6 | ILI60 | 12198 | 13844 | 15379 | 17.252 | 20843 | 25336 | 30435 | 35363 | 30665 | 41903 | 45.642 | 48.090 | 54092
| 1808 | 1287 | 1457 | 16451 | 18414 | 20749 | 26336 | 31528 | 36741 | 40413 [ 43195 | 46563 | 49645 | 55476
B | 12460 | 13565 | 15.308 | 16926 | 18.939 | 22657 | 27336 | 32620 | 37816 | 41337 | 446l | 48.278 | 30.993 | 56692
O | 11| W56 | 16047 | 17708 | 19768 | 23567 | 28336 | 33711 | 9067 | 4557 | 4722 | 48588 | 52336 | 58301
0| 15767 | 14953 | 16791 | 18433 | 20599 | 4478 | 2933 | 34800 | 40.2%6 | 43773 | 4979 | 50882 | 53672 | 38703
40 | 0707 | D64 | 4433 | 26509 | 25,051 [ 33.660 | 39.335 | 45616 | SLB05 | 55758 | 59342 | B3691 | 66766 | 73402
S0 | S| B007 | 32357 | AJ64 | 37689 | 40542 | 49335 | 56334 | 63067 | 67.505 | 71420 | 76134 | 79490 | 86.661
B0 | BHH | T7485 | 40482 | 43186 | 46409 | 5129 | 59335 | 66961 | 74397 | A5.067 | 8329 | 88379 | 91830 | 3607
0| 4327 | 45442 | 46758 | 5L739 | 55329 | 6163 | 69334 | 77977 | E9.527 | 90331 | 95.073 | 100425 | 14213 | 112317
80 | SLIZL | 830 | 57153 | 60.391 | 64276 | 70145 | 79.334 | 68130 | 96578 | 10679 | 106,629 | 112.329 | 116321 | 124839
90 | 1% | 6L764 | 65647 | 63.126 | 73291 | 80625 | 69.334 | 98630 | 107.56 | 113.045 | 118,136 | 124116 | 128.293 | 137.208
100 | 67028 | 70065 | 74222 | 77.929 | 62358 | 90.133 | 99.334 | 103.141 | 118,498 | 124,342 | 120,561 | 135,607 | 140.163 | 149,449

Sekil 6. 2 Ki-Kare Tablosu. Ki-kare tablosu belirli bir serbestlik derecesinde hangi
degerlerinin hangi sinrra kadar tesadiifi, yani 0rnekleme hatasindan ileri gelmis
sayilabilecegini gosteren tablodur.
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VIl. BULGULAR (VERILER)

Bu ¢aligmanin amaci, proton tedavide akciger igerisindeki bir tiimoriin ne
kadar doz aldig1 ve bitisik akcigerler ile diger kritik organlarin ne kadar doza maruz
kaldigmmi1 gozlemlemektir (icru.org, 2019). Simiilasyonda tanimlanan kaynak
enerjileri Bragg zirvesinin tiimor hacmi tizerinde pik yapmasi ve timor hacminin z
ekseni  (derinlik) boyunca kapsanmasi i¢in ayarlanmistir. Simiilasyonda
tanimladigimiz organlarda ROOT analiz programi yardimiyla kullandigimiz
enerjilerin Bragg pikleri ve doz dagilimi grafikleri elde edilmistir (Brun ve
Rademakers, 1997:81-86).

Sekil 7.1, her bir organda elde edilen 86 MeV proton enerjisinin ROOT analiz
programi kullanilarak Bragg pikinin derinlige kars1 doz dagilimlarini gostermektedir.
Simiilasyonda, tiim6r hacmi su fantomu igerisinde yaklasik -6,0 cm ile -8.0 cm
arasinda (su kutusunun negatif kenarindan pozitif kenarina dogru z yoniinde) yer alir.
Timor hacmini z ekseni boyunca kapsamak i¢in ilk 6nce yaklasik 6 cm de pik yapan
86 MeV ile 1smlama yapilmistir. Sekil 7.1a ve 7.1c'de goriildiigii gibi, timor
baslangi¢ derinligi olan yaklasik 6 ile 6.5 cm’de bir Bragg piki elde edilmistir ve
dozun tamamina yakin bir kismi burada depolanmustir. Sekil 2d, tiimériin z ekseni
boyunca ilk 0.5 cm’lik baslangi¢ derinliginin doza maruz kaldigini géstermektedir.
Sag akciger, kalp ve ikinci kemik (Sekil 7.1b, 7.1e ve 7.1g) i¢in doz dagilimi
derinlikle azalir. Ik kemikte (Sekil 7.1f), doz miktarinin kaynaktan derinlik boyunca

artt1ig1 goriilmektedir.
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Sekil 7. 1 86 MeV proton enerjisi igin ROOT tarafindan elde edilen Proton Bragg
Zirveleri. Grafikler organlardaki yatay yonii boyunca deponanan dozu gosterir. Sekil
A) su fantomu, B) sag akciger, C) sol akciger, D) tiimér, E) kalp, F) birinci kemik,
G) ikinci kemik.
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Sekil 7. 2 90 MeV proton enerjisi igin ROOT tarafindan elde edilen Proton Bragg
Zirveleri. Grafikler organlardaki yatay yonii boyunca deponanan dozu gosterir. Sekil
a) su fantomu, b) sag akciger, c) sol akciger, d) tiimdr, e) kalp, f) birinci kemik, g)
ikinci kemik.
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Sekil 7.2, her bir organda ve su fantomunda elde edilen 90 MeV proton
enerjisinin Bragg pikinin ROOT analiz programi kullanilarak derinlige karsi doz
dagilimlarint géstermektedir. Sekil 7.2a ve 7.2c¢’de gorildigi gibi, 90 MeV proton
enerjisi 6.5 ile 7 cm arasinda bir mesafede pik yaparak dozun tamamma yakin bir
kisminin burada depolanmasini saglamistir. Sekil 7.2d’de dozun biiyiik bir kisminin
yaklasik olarak timdr baglangigc derinliginin ilk 1 cm’sinde depolandigi
goriilmektedir. Sag akciger, kalp ve ikinci kemik i¢in doz derinlik ile azalmakla
birlikte kalbin distalinde kiigiik bir noktasal doz artis1 goriilmektedir. Birinci kemikte

ise doz miktarmin kaynaktan derinlik boyunca arttig1 gézlenmistir.

Sekil 7.3 her bir organda ve su fantomunda elde edilen 95 MeV proton
enerjisinin Bragg pikinin derinlige karsi doz dagilimlarini gostermektedir. Sekil 7.3a
ve 7.3c’de goriildigii gibi, 95 MeV proton enerjisi 7.5 cm’ye yakimn bir mesafede pik
yaparak dozun tamamina yakin bir kisminin burada depolanmasini saglamistir. Sekil
7.3d’de dozun biiyiik bir kisminin yaklasik olarak tiimor baslangi¢ derinliginin ilk
1.5 cm’sinde depolandig1 goriilmektedir. Sag akciger, kalp ve ikinci kemik i¢in doz
derinlik ile azalmakla birlikte derinlik boyunca noktasal doz artiglar1 goriilmektedir.

Birinci kemikte ise doz miktarinin kaynaktan derinlik boyunca arttig1 goriilmektedir.
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Sekil 7. 3 95 MeV proton enerjisi igin ROOT tarafindan elde edilen Proton Bragg
Zirveleri. Grafikler organlardaki yatay yonii boyunca depolanan dozu gosterir. Sekil
a) su fantomu, b) sag akciger, c) sol akciger, d) tiimdr, e) kalp, f) birinci kemik, g)
ikinci kemik.
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Sekil 7. 4 100 MeV proton enerjisi icin ROOT tarafindan elde edilen Proton Bragg
Zirveleri. Grafikler organlardaki yatay yonii boyunca deponanan dozu gosterir. Sekil
a) su fantomu, b) sag akciger, c) sol akciger, d) tiimdr, e) kalp, f) birinci kemik, g)
ikinci kemik.
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Sekil 7.4 her bir organda ve su fantomunda elde edilen 100 MeV proton
enerjisinin Bragg pikinin derinlige karsi doz dagilimlarini gostermektedir. Sekil 7.4a
ve 7.4c’de goriildiigii gibi, 100 MeV proton enerjisi 8 cm’ye yakin bir mesafede pik
yaparak dozun tamamia yakin bir kisminmn burada depolanmasini saglamistir. Sekil
7.4d’de dozun biiylik bir kisminin yaklasik olarak tiimor derinliginin son 0.5
cm’sinde depolandig1 goriilmektedir. Sag akciger ve kalpte derinlik sonuna dogru
kiiciik noktasal doz artislar1 ile beraber depolanan toplam doz miktar1 ¢ok azdir.
Ikinci kemikte derinlikle birlikte doz miktarinda artan dalgalanmalar goriilmektedir.
Son olarak ilk kemikte doz miktarinin kaynaktan derinlik boyunca arttig

goriilmektedir.

Sekil 7.5 86, 90, 95 ve 100 MeV’lik proton enerjilerinin su fantomu
icerisindeki derin-doz dagilimlarin1 gostermektedir. Isinlamak istedigimiz timor
hacmi su fantomu igerisinde yaklagik 6 cm ile 8 cm arasindaki derinlikte yer aldig:
icin bu mesafeler arasmma 4 ayri1 proton enerjisi gonderilmis ve toplam dozun

tamamina yakin bir kisminin burada depolanmas1 saglanmaya calisilmistir.
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Sekil 7. 5 86, 90, 95 ve 100 MeV’lik proton enerjilerinin su fantomu icerisindeki
derin-doz dagilimlart.

Sekil 7.6 86, 90, 95 ve 100 MeV’lik proton enerjilerinin tiimoér hacmi
icerisindeki derin-doz dagilimlarmi gostermektedir. Burada tiimor derinligini
kapsayacak sekilde yaklasik olarak her 0.5 cm’de bir pik olusturarak yayilmis Bragg
pik elde edilmeye ¢alisilmistir. Bu sekilde tiimoriin tamaminin doza maruz kalmasi

amaglanmustir.
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Sekil 7. 6 86, 90, 95 ve 100 MeV proton enerjilerinin timér hacmi igerisindeki derin-doz

dagilimlart.

86 MeV’lik proton enerjisi i¢in su fantomunda ve simiile edilen tiim organlarda

depolanan doz miktarlari ve sudaki doz degerleri Gy olarak Cizelge 7.1°de
gosterilmektedir. Hedef doku tiimorde 1.05043 Gy (%97.903) doz depolanirken, sol

akcigerde 0.0133415 Gy, kalpte ise 1.40362e~°°¢ Gy depolanmustir. Diger organlarda

biriken doz ¢ok disiiktiir ve Cizelge 7.1’te listelenmistir.

Cizelge 7. 1 86 MeV proton enerjisi i¢in su fantomunda, organlarda ve
tiimorde depolanan toplam doz degerleri ve sudaki doz degerleri

Organ Organ Hacimleri (cm?®) Depolanan Doz (Gy)  Yiizde (%)
Su Fantomu 80.000 0.00141554 %0.132
Birinci Kemik 5760 0.00774036 %0.722
Ikinci Kemik 5760 7.3859 =07 <%0.01
Sag Akciger 5273.476 9.59909¢ 07 <%0.01
Sol Akciger 4463.1 0.0133415 %1.244
Tumor 4.19 1.05043 %97.903
Kalp 301.59 1.40362¢706 <%0.01
Toplam 101562.356 1.072930502 %100

Cizelge 7.2 90 MeV’lik proton enerjisi i¢in Su fantomunda ve simiile edilen

tim organlarda depolanan doz miktarin1 ve sudaki doz degerlerini Gy olarak

gostermektedir. Hedef doku tiimorde 2.60516 Gy (%99.175) doz depolanirken,
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0.0131177 Gy’lik doz sol akcigerde, 1.62121e~°¢ Gy ise kalpte depolanir. Diger

organlarda biriken doz ¢ok diisiiktiir ve Cizelge 7.2'de listelenmistir.

Cizelge 7. 2 90 MeV proton enerjisi i¢in su fantomunda, organlarda ve tiimorde
depolanan toplam doz degerleri ve sudaki doz degerleri

Organ Organ Hacimleri (cm?®) Depolanan Doz (Gy)  Yiizde (%)
Su Fantomu 80.000 0.00134277 %0.051
Birinci Kemik 5760 0.00720109 %0.274
Ikinci Kemik 5760 8.44966¢e 07 <%0.01
Sag Akciger 5273.476 1.07367¢ 706 <%0.01
Sol Akciger 4463.1 0.0131177 %0.499
TUmor 4.19 2.60516 %99.175
Kalp 301.59 1.62121e70¢ <%0.01
Toplam 101562.356 2.6268251 %100

Cizelge 7.3 95 MeV’lik proton enerjisi i¢in su fantomunda ve simiile edilen
tim organda depolanan doz miktarin1 ve sudaki doz degerlerini Gy olarak
gostermektedir. Hedef doku tiimorde 3.84442 Gy (%99,41) doz depolanirken,
0.0147986 Gy’lik doz sol akcigerde, 1.94077e~°¢ Gy ise kalpte depolanir. Diger

organlarda biriken doz ¢ok diisiiktiir ve Cizelge 7.3’te listelenmistir.
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Cizelge 7. 3 95 MeV proton enerjisi i¢in su fantomunda, organlarda ve tiimdrde
depolanan toplam doz degerleri ve sudaki doz degerleri

Organ Organ Hacimleri (cm®)  Depolanan Doz (Gy) Yiizde (%)
Su Fantomu 80.000 0.00138539 9%0.036
Birinci Kemik 5760 0.00668434 %0.173
ikinci Kemik 5760 9.97677¢~%7 <%0.01
Sag Akciger 5273.476 .1.19576¢ 06 <%0.01
Sol Akciger 4463.1 0.0147986 %0.383
Timor 4.19 3.84442 %99.409
Kalp 301.59 1.94077¢706 <90.01
Toplam 101562.356 3.867292464 %100

Cizelge 7.4 100 MeV’lik proton enerjisi igin su fantomunda ve simiile edilen
tim organlarda depolanan doz miktarim1 ve sudaki doz degerlerini Gy olarak
gostermektedir. Hedef doku tiimorde 4.11966 Gy (%99.310) doz depolanirken,
0.0206621 Gy’lik doz sol akcigerde, 2.35541e~°¢ Gy ise kalpte depolanir. Diger

organlarda biriken doz ¢ok diisiiktiir ve Cizelge 7.4'de listelenmistir.

Cizelge 7. 4 100 MeV proton enerjisi i¢in su fantomunda, organlarda ve tiimorde
depolanan toplam doz degerleri ve sudaki doz degerleri

Organ Organ Hacimleri (cm?) Depolanan Doz (Gy)  Yiizde (%)
Su Fantomu 80.000 0.00167469 %0.040
Birinci Kemik 5760 0.00627559 %0.151
Ikinci Kemik 5760 1.17456e ¢ <%0.01
Sag Akciger 5273.476 . 1.36341¢796 <%0.01
Sol Akciger 4463.1 0.0206621 %0.500
Tiimor 4.19 4.11966 %99.310
Kalp 301.59 2.35541¢706 <9%0.01
Toplam 101562.356 4148277273 %100

Cizelge 7.5 86, 90, 95 ve 100 MeV proton enerjileri igin su fantomunda ve
simiile edilen herbir organdaki biriken doz ve dort enerjinin toplaminda elde edilen
doz miktari1 Gy olarak gostermektedir. Hedef doku tiimérde toplamda 11.61967 Gy
(999.184) doz depolanirken, 0.0619199 Gy doz sol akcigerde, 7.32101e~%¢ Gy ise
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kalpte depolanir. Dort farkli enerjili proton hiizmesinin olusturdugu toplam dozda

dahi diger organlarda biriken doz ¢ok diisiiktiir ve Cizelge 7.5'de listelenmistir.

Cizelge 7. 5 86, 90, 95 ve 100 MeV proton enerjileri i¢in organlarda depolanan
toplam doz miktarlari

Organ 86 MeV 90 MeV 95 MeV 100 MeV Toplam
Su Fantomu 0.00141554 0.00134277 0.00138539 0.00167469 0.00581839
Birinci Kemik  0.00774036 0.00720109 0.00668434 0.00627559  0.02790138
fkinci Kemik ~ 7.3859 =7 8.44966¢ 7 9.97677¢~°7 1.17456e7%  3.755793¢0¢
Sag Akciger 9.59909¢ %7 1.07367¢7%¢ 1.19576e 796 1.36341e7°¢  4.592749¢70¢
Sol Akciger 0.0133415 0.0131177 0.0147986 0.0206621 0.0619199
Timor 1.05043 2.60516 3.84442 4.11966 11.619670
Kalp 1.40362e70¢ 1.62121e79 1.94077e7%6 2.35541e7% 7.32101e70¢
Toplam 1.072930502 2.6268251 3.867292464 414827727  11.71532534
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VIIl. ANALIZ

Bu calismada, GATE yazilim paketinden faydalanarak tanimladigimiz tiimér,
organ ve yapilarda depolanan, belirledigimiz dort proton enerjisi i¢in elde ettigimiz
doz verilerinin analizini gergeklestirdik. Calismamizda verilerin analizi igin ki-kare
yontemi kullanildi. Belirli bir hipotez belirlendi ve bu hipoteze uygunluk testine
bakildi. Bu testte gozlenen frekanslarin (G;), belli bir hipoteze gore elde edilen,
beklenen frekanslara (B;) uygun olup olmadigi gozlendi. Calismamizda tiimorde
depolanan toplam doz degeri beklenen frekans, swrayla tanimladigimiz diger organ
ve yapilarda depolanan toplam doz degerleri ise gézlenen frekans olarak segildi.
Verilen istatistiksel hesaplamalarda kullanilan ki-kare yontemi igin sifir hipotezi ve

alternatif hipotez asagidaki gibi olusturuldu:
Hy: Tumor ile diger organ ve yapilar arasmda depolanan toplam dozda bir fark
yoktur.

H,: Tumor ile diger organ ve yapilar arasinda depolanan toplam dozda bir fark

vardrr.

Calismamizda elde ettigimiz doz i{i¢ boyutta depolandigi i¢in ki-kare tablosunda

bagimzilik derecesi:

df = (n-1) ise,
df =3-1
df=2

olarak alindi.

Elde ettigimiz verilerin Ki-kare analizleri, toplam doz iizerinden ki-kare
degerleri hesaplanarak Cizelge 8.1°de gosterilmistir. Bu degerlere gére a= 0.005
anlamlilik seviyesinde; depolanan toplam doz degerlerinin 10.697 c¢izelge degeri
civarinda kaldig1 gbzlemlenmistir. Bu nedenle, H, hipotezi depolanan toplam doz
degerleri i¢in reddedilmis, H; hipotezi ise kabul edilmistir. Dolayisiyla, depolanan
toplam doz degerlerindeki gozlemlenen degerler ile beklenen degerler arasinda

anlaml bir fark vardir.
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Cizelge 8. 1 Tiim organ ve yapilar i¢in elde edilen ki-kare verileri

Su Fantomu Birinci Kemik Ikinci Kemik Sag Akciger Sol Akciger Kalp

Ki-Kare Degeri 11.60 11.56 1161 11.61 11.49 11.61
Alfa (a) Degeri 0.005 0.005 0.005 0.005 0.005 0.005

Ki-kare analizi i¢in olusturdugumuz diger hipotez su sekildedir:

Hy: Dort farkli proton enerjisi i¢in tiimorde depolanan dozda hesaplanan ve

simiilasyonda elde edilen degerler arasinda fark yoktur.

H;: Dort farkli proton enerjisi i¢cin tiimorde depolanan dozda hesaplanan ve

simiilasyonda elde edilen degerler arasinda fark vardir.

Cizelge 8. 2 Tiimor i¢in ki-kare verileri

86 MeV 90 MeV 95 MeV 100 MeV

Ki-Kare Degeri 0.0001774 0.0001737 0.00007576 0.000006708
Alfa (o) Degeri 0.995 0.995 0.995 0.995

Ki-kare hesaplamalar1 sonucu dort farkli proton enerjisi igin tiimorde
depolanan dozda hesaplanan ve simiilasyonda elde edilen degerler arasmnda 0.995
anlamlilik seviyesinde bir fark olmadig1 goriilmiistiir ve H; hipotezi reddedilmistir ve

dolayisiyla H, hipotezi kabul edilmistir.
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IX. SONUC VE TARTISMA

Bu tezde bolim 7 ve 8 de sundugumuz c¢alisma ve analizler bilimsel
literatlirde son yillardaki kullanimi giderek artan GATE yaziliminin proton i1sminin
karakteristik 6zelliklerine bagl olarak doz dagilimini gdsteren sonuglardir. Bununla
birlikte, literatiirde Geant4 arag seti kullanilarak proton tedavisinin iletim
sistemlerinin simiile edildigi ve bu simiilasyon g¢aligmalarmin deneysel verilerle

karsilastirildig1 ¢alismalar da mevcuttur.

Cirrone ve arkadaslar1 yaptiklar1 ¢alismada (Cirrone ve Cuttone, 2003: 3658-
3662); Catania'daki INFN Giiney Ulusal Laboratuvarlarinda (Italya), CATANA
(Centro di AdroTerapia e Applyazioni Nucleari Avanzate) adli ilk Italyan proton
tedavi tesisinde siiper iletken siklotron tarafindan verilen 62 MeV proton 1sminin
kullanimmna dayanmakta olup esasen uveal melanom gibi okiiler hastaliklarin
tedavisine adanmustir. Ozel olarak konumlandirilmis bir hasta sistemi ile beraber bir
1s1n tedavi hatt1 olusturulmustur. Bu 151n hatti, 62 MeV’lik modiile edilmis bir proton
1sininin Bragg tepe noktasmin derin doz dagilimi i¢in Marcus iyon odasi, lateral doz
dagilimi i¢in bir radyografik film tiirii olan Kodak EDR2 filmleri kullanilarak
deneysel olarak elde edilmistir. EDR2 film ile 6lgiilen lateral doz profillerinin hem
modiile edilmemis hem de modiile edilmis klinik sekilli alanlar i¢in radyokromik
MD 55-2 ve HS filmleri ile dl¢iilenlerle tutarli oldugu sonucuna varilmistir. Sonug
olarak, standart kolimatér i¢in tam enerji 1sinmnin lateral profillerinin hizli bir sekilde
kontrol edilmesi igin her tedavi periyodundan once bir EDR2 film kullanmay1
planlanlanmustir.

Cirrone ve arkadaglart yaptiklar1 bir diger c¢alismada (Cirrone ve
Cuttone,2005:262-265); Monte Carlo simiilasyon aract GEANT4’i kullanarak, bir
uistteki referansta tanitilan CATANA adli proton tedavi merkezinin hadron tedavisi
1sin  hattin1  simiile etmiglerdir. Isin hattina difiizérler, menzil kaydiricilar,
kolimatorler ve dedektorler gibi tiim elemanlar modellenmistir. Calismada simiile
edilmis dedektorlerin onaylanmasi igin 6zellikle 10-62 MeV enerji araligindaki su,

aliminyum, bakir ve PMMA gibi farkli malzemelerle elde edilen simiile edilmis
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proton menzilleri (enerji-menzil grafikleri) ICRU verileri ile karsilastirilmustir. iki
dagilim arasinda goriilen ¢ok kiigiik bir hata payi, simiilasyon yaziliminin hassas
dedektorler i¢in dogrulugunu gostermistir. Ayrica deneysel verilere dayanarak, 1sin
baslangi¢ enerjisi, enerji yayilimi ve 1smn noktasi biiyiikligi gibi 1sin 6zellikleri
yeniden belirlenmistir. Tedavi edici proton 1smin lateral dagilimlarinin izosenterde
ve sudaki c¢esitli derinliklerde yeniden yapilanmasi yapilmistir. Bunun sonucunda
hasta pozisyonundaki proton isinlar1 i¢in simiile edilmis ve deneysel lateral doz

dagilimlarinin karsilastirilmasi yapilmis ve uyumlu sonuglar elde edilmistir.

Hong Qi Tan ve arkadaslar1 yaptiklar1 ¢alismada; 2020’de Singapur’da
acilmasi planlanan proton tedavi merkezinin simiilasyonu i¢in Geant4 arag¢ kitini
kullanarak bir kalem 1sm taramali proton tedavi sistemi modellenmistir (Tan, vd.
2019:1). Bu sistem Monte Carlo Simiilasyonu i¢in en 6nemli girdidir. Bu nedenle
farkli elektromanyetik (EM) fizik modelinin sudaki relatif doz-menzil egrisini ve
havadaki 15in demeti boyutunu nasil etkiledigini arastrmaya odaklanacaktir. En
dogru elektromanyetik fizik modeli olarak kabul edilen “emstandard opt4” referans
almarak, gesitli fizik modelleri i¢in farkli enerjilerdeki protonlar i¢in absolute menzil
farkliliklar1  karsilagtrilmistir.  Farkli  fizik modelleri  kullanilarak 1s1n  spot
boyutlarinin karsilastirmasi yapilmistir ve pot biiyiikliigii tekrar emstandard_opt4
referansi ile hesaplanmistir. Olay protonunun enerjisi arttikca modellerin etkisinin
daha az onemli goriindiigii belirtilmistir. Ayrica, homojen bir su ortamu i¢in farkl
fizik modelinin ¢alisma siirelerinin karsilastirmasi yapilmigtir. Son olarak farkl
enerjiler i¢in enerji-menzil ve nokta boyutlar1 Hitachi 6lgtim verileri ile Geant4

simiilasyon verileri karsilastirilmis ve yakin sonuclar elde edilmistir.

Literatirde KHDAK tedavisinde proton 1sm1 tedavisi ile foton 1simn1
tedavisinin dozimetrik avantajlarinin karsilastirildigi birgok calisma vardir. Fakat bu
karsilagtirmalardaki klinik sonuglar genellikle hastalarin sigorta reddi gibi
nedenlerden dolayr proton tedavi klinik arastirmalarma kaydolmada zorluklar
yasadiklar1 i¢in genelde randomize ¢aligmalar olmayip retrospektif (gegmise doniik)
veya tek kollu prospektif (olasi, gelecekteki) analizler olmustur. Bu ¢aliymalardan

bazilar1 sunlardir:

Nantavithya C. ve arkadaslar1 (Nantavithya, vd.2018:558-63); MD Anderson
Kanser Merkezinde ameliyat edilemeyen yiiksek riskli evre II KHDAK igin

stereotaktik viicut radyasyon tedavisine (SBRT) karsi stereotaktik viicut proton
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tedavisinin (SBPT) toksisitesini ve etkinligini karsilastirmak amaciyla rastgele bir
caligma yapmislardir. Merkezi olarak yerlestirilmis, <5 ¢cm T3 hastalig1 veya izole
edilmis akciger parankimal niiksleri olan toplam 19 hastanin 9’u SBRT ile ve 10’u
PSPT ile tedavi edilmistir. Her iki tedavi teknigi i¢in hastalar 4 fraksiyonda toplamda
50 Gy (RBE) ile tedavi edilmistir. Ug yillik sonuglar: genel sagkalim % 27.8 -% 90
(foton-proton), lokal kontrol % 87.5 -% 90 ve bolgesel kontrol % 47.6 -% 90 olarak
bulunmustur. Sadece SBPT grubundaki bir hastada en yiiksek cilt dozu (47 Gy)
sonucu 3. derece cilt fibrozu gelismis, higbir hastada 4. derece toksisite
goriilmemistir.

Bush ve arkadaslar1 (Bush, vd. 2013:964-968); merkezi ve periferik erken
evre KHDAK'de yiiksek dozlu, hiperfraksiyonlu proton 1sini1 tedavisi caligmasi
yapmislardir. Bu caligmada, evre-l1 111 hasta 2 haftada 10 fraksiyonda sirasiyla 50
Gy'den (RBE) 60 Gy ve 70 Gy'e kadar degisen bir doz yiikseltme protokolii ile tedavi
edilmistir. Doz arttikga OS'nin 1yilestigi, 51, 60 ve 70 Gy (RBE) ile 4 yillik hayatta
kalma oranlarini srrasiyla % 18,% 32 ve% 51 olarak gosterdigi bulunmustur.
Periferik T1 tiimorleri 4 yilda % 96 lokal kontrol (LC), % 88 hastaliga 6zgii sagkalim
(DSS) ve % 60 genel sagkalim (OS) gostermislerdir. Periferik T1 tiimorleri, yliksek
ve diisiik dozlarda miikemmel kontrol ile % 96 miikemmel lokal kontrol oranlar1
gosterirken, 70 Gy doz seviyesi, T2 tlimorlii hastalar i¢in iyi bir sagkalim ve LC
gostermistir. Fakat daha biyik T2 timorleri, daha yiiksek dozlarda daha iyi
sonuglara bir egilim gostermektedir. Yazarlar, bu ¢alisma sonucunda elde edilen
verilere dayanarak yiiksek doz hipofraksiyone proton tedavisinin, periferik veya
merkezi olarak yerlestirilmis akciger karsinomlar1 i¢in miikemmel sonuglar elde
ettigi sonuna varmislardir. Evre-I tiimorleri i¢in tesislerinde 70 Gy standart doz
olarak kabul etmislerdir ve 10 fraksiyondaki 70 Gy'nin daha biiylik, merkezi
yerlesimli tiimorlerde bile giivenli ve etkili bir doz oldugu sonucuna varmiglardir.

Chang ve arkadaslar1 (Chang, vd.2017:274-280); ameliyat edilemeyen erken
evre (evre I/11) KHDAK ig¢in proton 1sin1 tedavisinin uzun vadeli klinik yararlarini ve
toksisitelerini degerlendirmek i¢in bir ¢alisma yapmuslardir. Bu ¢alismada, ameliyat
edilemeyen TINOMO (santral veya siiperior konumdaki 12 hasta) veya T2-T3NOMO
(herhangi bir konumda, 23 hasta) KHDAK olan 35 hasta 30 fraksiyonda 87.5 Gy
PBT ile tedavi edilmistir. Hastalarm timii i¢in 1, 3 ve 5 yillik genel sagkalim

oranlarmin sirastyla %85,7, %42,9 ve %28,1 oldugunu bulunmustur. T evrelerindeki
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artigla birlikte, uzak metastaz oraninin anlamli olarak arttigi goriilmiistiir. En sik
goriilen yan etkiler deri iltihabi (derece 2, %51,4; derece 3, %2,9) ve radyasyon
pnomonisi (derece 2, %11,4; derece 3, %2,9)’dir. Diger 2. derece toksisiteler 6zofajit
(%2,9), kaburga kirigi (%2,9), kalp toksisiteleri (%5,7) ve gogiis duvari agrisi
(%2,9)drr. Yani 2. ve 3. derece toksisite sonuglart mikkemmel ve 5 yillik lokal
kontrol %85 bulunmustur.

Literatiirdeki lokal olarak ilerlemis KHDAK'de proton tedavisine yonelik

yapilan bazi ¢caligmalar sunlardir:

Nguyen ve arkadaslar1 (Nguyen, vd. 2015:367-672); MD Anderson Kanser
Merkezinde prospektif olarak eszamanli proton tedavisi ve kemoterapi ile tedavi
edilmis, lokalize ilerlemis kiigiik hiicreli olmayan akciger kanseri olan hastalarda,
sadece randomize olmayan, gozlemsel bir calismada uzun vadeli hastalik kontrolii,
sagkalim ve toksisiteyi rapor etmislerdir. Calismada 21°1 evre II ve 113’1 evre III
hastaligi olan toplam 134 KHDAK hastasina, 4D-BT tabanli simiilasyon ile
planlanmus, pasif sacilma proton tedavisi verilmis ve hepsi haftalik kemoterapi ile es
zamanli proton tedavisi almistir. Hastalarin ¢ogunlugu (%57) 74 Gy (RBE), geri
kalanlar1 ise 60-72 Gy (RBE) almistir. Ortalama 4,7 yillik bir takip siiresinde, median
OS, evre II hastalar i¢in 40,4 ay, evre Il hastalar i¢cin 30,4 ay olarak bulunmustur.
Bes yillik hastaliksiz sagkalim (DFS) oranlar1 %17,3 (evre 1) ve %18,0 (evre
[11)’dir. OS, DFS ve 5 yildaki lokal ve uzak kontrol oranlar1 hastalik evresine gore

farklilik gostermemistir.

Liao ve arkadaslar1 (Liao, vd. 2018:1813-22); MD Anderson Kanser Merkezi
ve Massachusetts Genel Hastanesi tarafindan yiiriitiilen, rastgele bir ¢aligma olan her
ikisi de eszamanli kemoterapiyle birlikte, ameliyat edilemeyen evre 11B ve I11B (veya
ameliyattan sonra tek beyin metastazi veya tekrarlayan akciger veya mediastinal
hastalik ile evre IV) kiigiik hiicreli olmayan akciger kanseri i¢in, pasif sagilma proton
tedavisinin ve yogunluk modiilasyonlu foton radyoterapisinin sonuglarini
karsilastirmistir. PSPT'nin, IMRT'den daha az akciger dokusunu radyasyona maruz
biraktigit ve bodylece tiimdr kontroliinii tehlikeye atmadan toksisiteyi azalttigi
varsayillmustir. Hastalar 2 Gy'lik fraksiyonlarda 60 ila 74 Gy (RBE) ile tedavi
edilmigtir. Arastirmacilar, PSPT'nin 5 veya 10 Gy (V5 / V10) alan akciger dokusu
miktarin1 ve kalp dozunu (tiim doz seviyeleri) azalttigi halde her iki kolda da lokal
yetmezligi %11 olan ve 3. derece pnomoni orant %10,5 (PSPT) ve %6,5 (IMRT)
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olan primer son noktalarin higbirinde azalma olmadigini gézlemlemistir. Ozellikle,
denemenin PSPT i¢in bir “6grenme egrisi” oldugu goriilmiistiir, bu koldaki hastalarin
%31'i, orta noktadan sonraki hastalarin %13"liyle karsilastirildiginda, ¢alismanin orta
noktasindan Onceki birincil son noktayr karsilamaktadir. Calismada PSPT’nin
akciger icin doz hacim endekslerini iyilestirmedigi, ancak kalp icin iyilestirdigi
gorilmiistiir. Boylece calisma bu baglamda bu teknikler arasinda net bir fark

olmadig1 sonucuna varmistir.

Remick ve arkadaglar1 (Remick, vd. 2017:364-71); yaptiklar1 ¢aligmada
kiigiik hiicreli olmayan akciger kanserli hastalarda ameliyat sonrasi radyasyon
tedavisi (PORT) i¢in proton tedavisi ile ilgili ilk kurumsal tecriibeyi rapor etmisler ve
erken toksisite ve sonuglar1 degerlendirmislerdir. Ameliyat sonras1t N2 hastaligi (evre
[11) ve / veya pozitif marjlari olan 61 hastanin, 27'si proton terapisi ile tedavi edilen
ve 34'i IMRT ile tedavi edilen gegmise yonelik bir analiz olan bu ¢alisma i¢in, PBT
ile tedavi edilen hastalara 50.4-66.6 Gy (RBE) (ortanca 50.4) ve IMRT ile tedavi
edilen hastalara 50-72 Gy (ortanca 54 Gy) doz verilmistir. Cogu hasta adjuvan veya
es zamanl kemoterapi almis, PBT ile tedavi edilen 1 hastada ve 4 IMRT hastasinda
3. derece 6zofajit goriilmiistiir. Her grupta 1 hastada 3. derece radyasyon pnémonisi
goriilmiistlir. Daha ileri analizler PBT grubunda akciger V5'te ve ortalama akciger
dozunda anlamli bir diisiis gostermistir. Bir yillik medyan OS %85,2'ye karsilik
%82,4 (PBT - IMRT, anlamli degil) ve lokal niikssiiz sagkalim %92,3'e karsilik
%93,3’tiir. Ozellikle, 22 hastaya pasif sagilma proton tedavisi uygulanmis ve 5 hasta
IMPT almistir. Calisma sonucunda NSCLC'de postoperatif PBT iyi tolere edilir ve
IMRT ile karsilastirildiginda benzer miikkemmel kisa vadeli sonuglara sahip oldugu
gorilmiistiir. PBTmin PORT i¢cin IMRT iizerinde anlamli bir gelisme olup

olmadigin1 belirlemek i¢cin daha uzun takip gerekli oldugu sonucuna varilmaistir.

Sonug¢ olarak; bu c¢alismanin 6nemi, proton 1siminin deneysel olarak elde
edilen menzili ve bu menzilin sonuna dogru ani bir doz birikimi ve ¢ok az bir doz
cikigt gibi 6zelliklerinin GATE simiilasyon programu incelenmesidir. Monte-Carlo
benzetimleri kullanilarak CERN tarafindan gelistirilmekte olan Geant4 tabanl
GATE vyazilim paketi, acgik bir kaynak koduna sahiptir, gelistirilebilirdir ve
arastirmacilara analiz kolayliklar1 saglamaktadir. Bu yiizden, bu gibi etkenlere bagh
olarak, son yillarda kullanilmaya baslanmis olmasma ragmen hizla gelismekte ve

bilimsel literatiirde medikal alanda bilimsel ¢aligmalar yapan arastirmacilara da yeni

101



imkanlar sunmaya devam etmektedir. Bu calismada elde edilen proton isminin
karakteristik doz dagiliminin deneysel sonuglarla benzerlik gdostermesi buna benzer

calismalar i¢in bu benzetim programininin kullanilmasi agisindan umut vericidir.

Bu calismada ayrica, yeni bir radyoterapi ydntemi olan proton 1sin1
tedavisinin son yillarda kanser tedavisinde kullanilmaya baslanmasi ile foton
radyasyonuna oranla daha az bir toksisite, daha iyi bir sagkalim ve normal
dokularda daha az bir integral doz ile sonuglandig1 goriilmiistiir. Bu baglamda,
proton 1sininin 6zellikle kritik yapilara yakin, diizensiz bir sekli olan ve pediatrik
tiimorler i¢in foton 1smnlarma oranla daha iy1 bir tedavi yontemi oldugu kabul
edilmistir. Caligmada ayrica farkli enerjilerde gonderilen proton demetleri
sayesinde tiimér hacminin tamamimin doza maruz birakilmasi saglanmistir. Elde
edilen sonugclar ve istatistik ¢alismasi sonucunda tiimoriin verilen dozun ¢ok biiyiik

bir miktarini aldig1 ve kritik organlarm ¢ok az doza maruz kaldiklar1 goriilmiistiir.
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