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1.0ZET

NUKLEER TIPTA KULLANILAN BETA YAYAN RADYONUKLIDLERIN
MONTE CARLO SIMULASYONU

Sinan Irmak

Dokuz Eyliil Universitesi Saghk Bilimleri Enstitiisii
Medikal Fizik Anabilim Dah

Narhdere - zmir

irmakster@gmail.com

Cok amagli bir Monte Carlo simiilasyon kodu olan Geant4 niikleer tipta tedavi
amaclt kullanilan beta yayan radyoniiklidlere uygulanmistir. Monte Carlo teknigi ile
radyasyon tasinimi hakkinda bilgi verilmistir. Calismada Geant4 similasyon kodu
tanitilmis ve medikal fizik uygulamalarinda muhtemel kullanim alanlar1 ve bu kodun diger
kodlara gore iistiinliikleri siralanmistir.

Erbiyum-169, Fosfor-32, Holmiyum-166, Renyum-188 ve itriyum-90 beta yayan
radyoniiklidleri Geant4 Monte Carlo simiilasyon kodu kullanilarak izotropik nokta kaynak
olarak 10.000 adet bozunum ig¢in modellenmistir. Kaynaklar 1 c¢cm yarigcapli bir kiire
icersine yerlestirilmistir. Kiire sirasiyla su, doku ve kemik materyalleri ile doldurulmustur.
Kiireyi olusturan materyallere gore bu radyoniiklidlerin ortama biraktiklar1 dozun
degisimine bakilmistir. Kiireyi olusturan materyallerin yogunlugu arttik¢a kiirede olusan
doz miktar1 azalmistir. Kullanilan radyoniiklidin ortalama beta enerjisi arttikca ayni

materyalden olusan kiiredeki doz artmistir.

Anabhtar kelimeler: Monte Carlo, Geant4, Radyoniiklid Terapi, Beta Yayan Radyoniiklidler



2. SUMMARY

MONTE CARLO SIMULATION OF BETA EMITTING RADIONUCLIDES USED
IN NUCLEAR MEDICINE

Sinan Irmak

Dokuz Eylul University The Institute of Health Sciences
Depatment of Medical Physics

Narhdere - Izmir

irmakster@gmail.com

An application of Geant4 simulation toolkit to radionuclide therapy has been
studied. Monte Carlo calculations for radiation transport has been extensively inroduced.
Geant4 simulation toolkit and its specifications are introduced. Geant4 applications to
medical physics and its advantages over other MC simulation codes have been explained.

Five of the beta emitting radionuclides used in nuclear medicine, Er-169, P-32, Ho-
166, Re-188 and Y-90 have been simulated as isotropic point sources for 10000 events in
three different media which are water, tissue and bone. The energy that these radionuclides
deposited in a 1 cm radius sphere are calculated by using Geant4 simulation toolkit as
doses in Gy. It is found that the doses increases while the average beta energy increases,
and the doses that one radionuclide causes decrease while the density of the material

increase.

Keywords: Monte Carlo, Geant4, Radionuclide therapy, Beta Emitting Radionuclides



3. GiRIiS VE AMAC

Bu calismada Monte Carlo simiilasyon yontemleri kullaniminin radyontiklid
terapiye uygulanabilirligi arastirilmistir. Monte Carlo yoOntemleri yinelenen rastgele
orneklemeye dayanan bir hesaplama algoritmalar1 biitiiniidiir. Genellikle fiziksel ve
matematiksel olaylar1 simiile etmekte kullanilir. Kesin sonucun deterministik olarak
hesaplanmasinin  miimkiin olmadig1 problemlerde rastgele sayilara ve istatistiksel
olasiliklara dayanan bu yontemler ise kosulur. Monte Carlo yontemlerinin finanstan
niikleer fizige kadar bir¢cok uygulamasi vardir ve her bir uygulama kullanilacagi alana gore
farkliliklar gosterir. Genellikle radyasyonun madde igersinden gegigini simiile etmede
kullanilan Monte Carlo yontemleri medikal fizikte yapilan ¢aligmalarda her zaman 6nemli
bir yer tutmus ve bilgisayar teknolojisindeki gelismelere paralel olarak yapilan ¢alismalarin
sayist son 50 yilda her 5 yilda bir katlanarak artmistir [1]. Bu ¢alisma i¢in segilen Monte
Carlo kodu Geant4 [2] simiilasyon kodudur. Geant4 simiilasyon kodu esasen yiiksek enerji
fizigi ve temel aragtirmalar i¢in gelistirilmis bir agik kaynak kodlu yazilim olup, proton ve
karbon iyonlar ile yapilan tedaviden [3], niikleer tipta goriintiilemeye [4] kadar medikal
fizigin bir¢ok aktif arastirma alaninda kullanilmaktadir [5,6].

Monte Carlo bir hastadaki doz dagilimini hesaplamanin en dogru yontemidir [7].
Beta yayan radyoniiklidler ve radyofarmasotikler bircok hastaligin tedavisinde kullanilir.
Fotonlar kadar penetre edici olmayan alfa ve beta parcacik radyasyonlarinda yayimlanan
enerjinin ¢ogu genellikle radyoniiklidin toplandigi dokuda absorbe edilecektir. Bununla
birlikte kaynak ve hedefin durumu kemik minerali ve kemik yiizeyindeki
radyoniiklidlerden i¢ kemik yiizeyine bitisik hiicrelerdeki ve tiim kirmizi kemik iligine
gelen doz [8] gibi bazi 6nemli vakalarda gbz oniine alinmalidir [9]. Ayrica, dozimetri ve
ikincil kanser riskini hesaplama ic¢in kullanilan modeller oldukg¢a kisithidir. Dokulardan
elektron taginimini daha gercekc¢i bir gosterimi i¢in Monte Carlo yontemlerini kullanan
yeni dozimetri modelleri ¢alisilmaktadir [10].

Cesitli kanser hiicreleri ve metastazlarinin hiicre kiimelerinin dagilimlarinin
histolojik bulgularina dayanan matematiksel modeller de gelistirilmektedir. Farkh
enerjilerdeki beta yayan radyontiklidler i¢in hiicre kiimeleri arasindaki ¢apraz ates dozunun
Onemini anlamaya yonelik bu ¢alismalarda yine Geant4 Monte Carlo kodu kullanilmistir

[11]. Internal dozimetri simdiye kadar bliyiilk doku hacimleri i¢in yapilagelmis bundan



dolayr yalnizca kritik normal organlar ve biiyiik tiimoérler i¢in sinirhi bilgi vermektedir
[12,13]. Dedekte edilemeyen mikro metastazlara ve tiimor hiicresi kiimelerine verilen
absorbe edilmis doz oldukca realistik modellere dayanan teorik hesaplamalara
dayanmalidir [11].

Bu caligmada oncelikle Geant4 simiilasyon kodunun kullaniminin 6grenilmesi
amaclanmis ve radyoniiklid terapiye uygulanabilirligi aragtirllmistir. Bir radyoaktif
kaynagin Geant4 simiilasyon koduna nokta bir radyasyon kaynagi olarak aktarma
yontemleri lizerinde durulmustur.

Bunun i¢in dnce simiilasyon ortami yani geometrisi yaratilmistir. Ortam geometrisi
olarak bir kiire secilmigtir. Geometrinin doldurulacagi materyal Genat4'un NIST bilesikleri
veritabanindan almmustir. Bu geometri daha sonra sirastyla su (d= 1,00 gr/cm?), doku (d=
1,127 gr/cm’) ve kemik (d=1,45 gr/cm’) materyalleri ile doldurulmustur.

Bu calismada bes degisik beta yayan radyoniiklidin, se¢ilen geometride su, doku ve
kemik dokusu ortamlarinda yaydigi enerjiye bakilmistir. Beta yayan radyoniiklidler bir
nokta kaynak olarak simiile edilmiglerdir. Kullanilan nokta kaynak izotropik olarak
modellenmistir. Nokta kaynak simiilasyon geometrisinin tam orta noktasina
konumlandirlmistir. Calismada her bir radyoniiklidin 10° bozunum i¢in yaydigi enerjiden
cevresindeki materyale verdigi doz hesaplanmistir.

Elde edilen simiilasyon uygulamasindan gorsel ve sayisal veri elde etmenin yollari
arastirilmistir. Sonu¢ olarak bu ii¢ boyutlu geometride konumun doza gore degisimini
veren iki boyutlu bir doz haritalamasi verisi elde edilmistir. Elde edilen veriler MATLAB
programi yoluyla islenmis ve elde edilen doz hem grafik hem de tablo halinde

hesaplanmuistir.



4. GENEL BIiLGILER

4.1.Beta Yayan Radyoniiklidler ile Yapilan Tedaviler

Beta parcaciklari, bir beta bozunumunda atomun c¢ekirdeginden yayimlanan
elektronlardir. Siirekli bir spektrumda enerjileri olan beta pargaciklar alfa pargaciklarina
gore daha diisiik lineer enerji transferine sahip olup enerjilerine baglh olarak daha uzun
menzile sahiptirler.

Tedavi amacgh kullanilan beta yayan radyoniiklidlerin karakteristikleri Tablo 1'de
gosterilmistir [14]. Beta parcgaciklari ile yapilan tedavide tiimdriin boyutlar1 radyoniiklid
seciminde Onemli bir faktordiir. Kiigiik tiimor hiicre kiimeleri, hatta tek tek hiicreler
1sinlamak icin hedef secilmisse daha kisa menzili olan radyoniiklidler secilmelidir. Aksi
halde enerjinin ¢ogu s6z konusu tiimdr hiicresinin disinda depolanacaktir. Eger timor
boyutu hayli biiylikse daha uzun menzile sahip pargaciklar yayan radyoniiklidleri
kullanmak daha dogrudur. Bu durumda bir ¢capraz-ates (cross-fire) etkisi meydana gelecek
ve hedefleme ajani tarafindan ulagilamayan tiimor hiicreleri de i1sinlanacaktir. Boyle
durumlarda daha yiiksek enerjili beta yayan radyoniiklid kullanmak daha mantiklidir.
Elbette bu durumda normal dokulara hasar verme riski de yayimlanan parcacigin kat ettigi
mesafe ile artacaktir. En uygun yontemle timor sagaltimini elde etme olanagi ile normal
dokulara hasar verme riski dengelenmelidir [15].

Beta parcaciklarinin menzilleri oldukca genis bir dagilim gosterir ki kimi beta
parcaciklar1 yayan radyoniiklidler mikro metastazlarin tedavisi i¢in uygun olarak
diistintiliirken ¢cok daha uzun menzile sahip digerleri de yalnizca solid tiimorlerin tedavisi

i¢in dikkate alinmalidir [16,17].



Tablo 1.Tedavi amagl kullanilan beta yayan radyoniiklidlerin karakteristikleri [14]

Radyo- | Fiziksel | Bozunum y-1$1n1 B bozunumu
niiklid | Yart Omiir Modu
Enerji | Abundans | Enerji (Mev) Dokudaki
(MeV) (%) menzili
(mm)
En Orta En Orta
Fazla |lama fazla |[lama
P | 14,3 gin | B (100) - - 1.71 | 0.695 | 8.7 | 2.9
®Cu | 2,6gin | P (100) | 0,092 11,5 0,57 | 041 | 2,8 | 0,71
0,184 48,7
®As | 26,5gin | B (100) 0,559 45 2,96 | 1,068 | 15 | 5,0
6,2
6
¥Sr 51 gin | B (100) - - 1,46 | 0,58 8 | 2,5
Ny | 2,67 gin | B (100) - - 228 10,934 | 12 | 39
BTy 8gin | P (100) 0,284 6 0,806 0,190 | 2,4 | 091
0,364 81
0,637 7
9Sm | 1,95 giin | B (100) 0,070 5 0,809 0,225 | 3,0 | 1,2
0,103 28
"“py | 2,33 saat | B (100) 0,095 4 129 | 0442 | 64 | 22
"Ho | 27saat | B (100) 0,081 6,2 1,96 | 0,711 | 10,2 | 3.4
Er | 94gin | P (100) - - 0,351 0.0996 | 0,9 | 0,51
BRe | 3.8 giin B (92) 0,137 9 1,075 0323 | 3.6 | 1,8
EC(8)
"Re | 16,98 saat [ B (100) 0,155 14,9 2,12 [ 0,765 | 11 | 3,5
BAu | 2,694 giin | B (100) 0,412 95,5 0,96 | 0,311 | 3,8 | 1,6




Beta parcaciklari ile yapilan tedaviler sdyle siralanabilir:

4.1.1. Radyosinovektomi

Radyosinovektomi ya da Radiosynoviorthesis (RSV) eklem sinovitinin radyoniiklid

186 169 .
Er sitratin

tedavisidir. *°Y silikat ya da sitrat’m ya da '*°Re siilfit veya siilfatin ya da
eklem icine enjeksiyonu ile yapilir. Sinovit, bir eklem kavitesinin (synovium) 6zellesmis
dokusunun enflamasyonu anlamma gelir. Onerilen tedavi dozu eklemin biiyiikliigiine ve
secilen radyoniiklide bagli olarak 1 mCi’den az degerlerden (10 -20 MBq), 5 — 6 mCi (185
- 222 MBq)’ye kadar degisir [18]. Bu yontem, eklem i¢i steroid enjeksiyonlar1 da dahil
olmak {izere diger farmakolojik tedavilere yanit vermemis romatoid artrit, osteoartrit ve
hemofilik arthropatiye bagl olarak gelisen enflamatuar eklem hastaliklar1 i¢in alternatif bir
tedavi saglar. Cerrahiye alternatif olarak, RSV daha invaziv ve pahali cerrahi yontemlerle
karsilagtirilabilir sonuglar verir, tekrarlanabilir ve hastanin yasam Kkalitesini artirir.
Yukarida adi gegen radyokolloidlere ek olarak '"®Au kolloid, **P kromik fosfat ve '“Dy
ferrik hidroksit makroagregat arttk Avrupa’da kullanilmayan ve Amerika’da RSV icin

kullanilan beta yayan radyoniiklidler ile baglanmis diger radyofarmasoétiklerdir [19].

4.1.2. Radyoimmiinoterapi

Radyoimmiinoterapi bir monoklonal antikorun bir tiimor hiicresi tarafindan salinan
Ozgilin proteinleri hedeflemek i¢in baglanmasi ve radyasyonun tahrip edici etkisini bir
araya getirir. Monoklonal antikor baglandig1 kanser hiicrelerine saldirmak ve onlar1 yok
etmek icin hastanin kendi makrofajlarin1 ve monositlerini (6ldiiriicii hiicreler) aktive etmek
amaciyla tasarlanmigtir. Monoklonal antikora beta yayan bir radyoniiklidi eklemek hem
baglandigi hiicrelere hem de iyi damarlanmamis biiyiik, hacimli tiimdrleri igeren
cevreleyen hiicrelere radyasyon verilmesiyle tahrip etme giiciinii yiikseltir [19].

BT tositumomab ticari adiyla Bexxar, Non-Hodgkin Lenfoma (NHL) hastaligmin
tedavisinde kullanilan bir isaretli antikordur. Hastaya verilecek olan mCi diizeyindeki

aktivite hastanin trombosit sayisi, istenen toplam viicut dozu (cGy), hastanin yasi ve tiim

viicut taramasinda elde edilen verilere gore degismektedir [19].



Klinik kullanim i¢in onaylanmus ilk radyoimmiinoterapi ilac1 olan °°Y Ibritumomab
Tiuetan, ticari adiyla Zevalin ise NHL tedavisinde kullanilan CD20 antijenini hedef alan
bir diger radyoaktif isaretli monoklonal antikordur ve ¢ogu kez basarili sonuglar vermesi
nedeniyle kullanimi gittik¢e artmaktadir [20,21]. Terapotik dozu hastanin agirhigindan ve
trombosit sayimindan hareketle hesaplanir. 100.000 ile 149.000 arasinda trombosit sayimi
icin aktivite 0,3 mCi/kg, 150.000 den yiiksek sayim i¢in 0,4 mCi/kg olmalidir. Hastanin

agirligi ne olursa olsun, azami tedavi dozu 32 mCi’yi asmamalidir [19].

4.1.3. Kemik Agrilar i¢cin Radyoniiklid Terapi

Kemik agrilarinin tedavisi i¢in radyoniiklid terapi osteoblastik kemik metastazlar
ve kemik agrilar1 olan hastalar i¢in etkili bir tedavi yontemidir. Kemikteki timor
hiicrelerinin 6lmesi ile hastanin agrilar1 azalir ve yagam kalitesi artar. Boylece hasta giinliik
yasamindaki cogu aktivitelerine devam edebilir. Pek c¢ok sayida radyoniiklid kemik
agrilarinin tedavisinde basarili bir sekilde kullanilmigsa da su anda yalnizca ii¢ tanesi Food
and Drug Administration (FDA) tarafindan kabul gormektedir. Bunlar Tablo 2’de

verilmigtir.

Tablo 2. Kemik agrilarinin tedavisi i¢in onayli radyoniiklidler [22]

Radyoniiklid | Ticari Ad1 | t;p Azami Ortalama Ortalama Gamma

Enerji Enerji Penetrasyon Enerjisi

(MeV) (MeV) (mm) (MeV)

®Srkloriir | Metastron | 50,5 | 1,46 0,58 2,44 -
glin

3 Sm Quadramet | 46,7 | 0,81 0,23 0,6 0,103
leksidronam saat

2P sodyum - 142 | 1,72 0,7 3 -
fosfat gin




4.1.4. Diger *’P Tedavileri

Fosfor-32, hematolojik kan hastaliklari, malign efiizyonlar ve enflamatuar eklem
hastaliklarinda onlarca yildir basarili bir sekilde kullanilmaktadir.

Polisitemi vera (PV), toplam alyuvar (RBC) hacminde bir artis ya da azalan plazma
hacmine karsi artan bir alyuvar konsantrasyonu anlamina gelir ve yasami tehdit eden
hematolojik bir kan hastaligidir. Fosfor-32 sodyum fosfat PV tedavisinde 1939’dan beri
basarili bir sekilde kullanilmakta olup komplikasyon gelistirmemis PV’li olduk¢a yash
hasta popiilasyonunda tedavi se¢imi olarak géz oniine alinir. Fosfor-32 sodyum fosfat hizl
cogalan dokular tarafindan absorbe edilen berrak bir sulu ¢ozeltidir. Tedavi dozu hastanin
agirligi ve kan sayimlar1 ve hastaligin boyutuna bagh olarak degisir. Intra vendz dozlar 1
ve 20 mCi arasinda degisirken ortalama doz 1 ile 8 mCi arasindadir.

Torasik ve peritonal kavitelerdeki malign eflizyonlar i¢in kemoterapi protokolleri
en sik kullanilan tedaviler olsa da, **P kromik fosfat, evre II epitelyel yumurtalik kanserli
hastalar da dahil olmak tlizere bazi hasta popiilasyonlar1 igin alternatif tedavi segenegi
sunar. Onerilen doz intraperitonal tedavi i¢in 10 ve 20 mCi, intraplevral tedavi i¢in 6 ve 12
mCi arasinda degisir [19].

Esansiyel trombositemi (ET) ise durmadan devam eden trombosit yiikselmesi diye
nitelendirilen kronik bir miyeloproliferatif hastaliktir. Trombositosisin ikincil nedenlerini
bunun disinda birakmak gerekir. Bu hastalik nadir goriiliir ancak yayginligi artmaktadir.

Fosfor-32 ile tedavi genellikle 65-70 yasin iistiindeki hastalar i¢in yapilir [23].

4.1.5. Diferansiye Tiroid Kanseri Radyoiyot Tedavisi

Diferansiye olmus tiroid kanseri, folikiiler epitelden tiireyen ve iyotun hiicre
icerisine spesifik olarak alimi i¢in en Onemli 6zellik olan sodyum iyodiir simporterin
ekspresyonu da dahil olmak {izere saglikli tiroid dokusunun temel biyolojik
karakteristiklerini gosteren bir karsinomdur. Klinik olarak nadir olan bu hastalik diinya

capinda gittikce yayginlasmaktadir [24]. Radyoiyot "'

I Tedavisi (RIT) ameliyat sonrasi
tiroid kanserinin kontroliinde tek ve degerli bir stratejidir ve 40 yili askin bir siiredir
uygulanmaktadir. Total ya da totale yakin tiroidektomi ardindan kalan dokularin radyoiyot

ablasyonu ile tedavi edilen hastalar yalnizca ameliyat ile tedavi edilen hastalara gore



6nemli derecede diisiik oranlarda niiks ve kanser Sliimleri gosterirler. *'I birikimi olan
metastatik tiroid karsinomlar1 "*'I toplanmayanlara gore daha iyi bir prognoza sahiptirler.
En 6nemli yan etki ise tiikiiriik bezinin zarar gérmesidir [25].

1 ayrica hipertiroidi tedavisinde de kullanilmaktadir.

4.1.6. Y Mikro Kiireler ile Segici Internal Radyoterapi (Selective Internal

Radiation Therapy — SIRT)

Karaciger abdominal organlarin kanseri i¢in en yaygin metastaz bolgesidir ve tiim
kanserlerin {igte biri eninde sonunda karacigere sigrar. Eksternal radyoterapi, sistemik
kemoterapi de dahil higbir tedavi protokolii tek basina hasta sagkaliminda bir artis
saglayamamistir [19].

Sekil 1. SIRT tedavisi uygulanmis bir vakanin PET/CT goriintiileri. Tedaviden 6nce
(sol) ve sonra (sag) [26]

SIRT metastatik karaciger kanserini tedavi etmek icin ek terapotik secenekler
sunar. SIRT iki ana faktore dayanir: karacigerdeki tiimdr nodiillerinin artmis olan
damarlanmasi ve karaciger nodiillerine hepatik arter yoluyla daha etkili olan kan destegi.
ftriyum-90-baglanmis mikro kiireler hepatik arter yoluyla tiimér nodiillerine verilerek
cevreleyen normal dokuyu korurken hedeflenmis terapi sunar. Itriyum-90-pargaciklari,
hepatik arter yoluyla tiimore dagitilmaya uygun iken, tiimor damarlanmasindan vendz
sirkiilasyona gecisini sinirlandiran biiyiikliiktedir. Terapotik aktivite; tiimor boyutu,

karaciger biiylikliigli ve akciger santina bagl olarak 50 ile 150 Gy arasinda degisir [19].
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4.2. Beta Bozunumu

4.2.1. Niikleer Stablite
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ATOM SAYISIZ

Sekil 2. Kararli g¢ekirdekler i¢in nétron sayisinin (N) proton sayisinin (Z) fonksiyonu

olarak gosterimi [27]

Sekil 2'de gosterilen kararlilik ¢izgisinde ya da bu ¢izgiye yakin ¢ok fazla ya da ¢ok
az nétrona sahip olan bir¢ok c¢ekirdek vardir. Bu cekirdekler kararsizdir ve radyoaktif

bozunuma ugrarlar. Kararlilik ¢izgisinin iizerindeki ¢ekirdekler yani N/P orani kararlilik

icin c¢ok yiiksek olanlar A~ bozunumu ile S~ pargacigr yani elektronlar yayma

egilimindedirler [27]. Bir £~ pargacigi ile elektron arasindaki fark S~ pargaciginin

cekirdekten kaynaklanmis olmasi ve elektronun ¢ekirdegin disindaki elektron

orbitallerinden kaynaklaniyor olmasidir [28]. Kararlilik ¢izgisinin altindaki ¢ekirdekler
yani N/P oram kararlilik i¢in olduk¢a az olanlar pozitron (4") bozunumu ya da elektron

yakalamasi siireclerine ugrarlar [27].

11



4.2.2. /- Bozunumu

Beta bozunumunun acgiklanmasinda enerji, ¢izgisel momentum ve agisal
momentumun korunumu prensipleri ilk bakista ¢ignenmis gibi goriinmektedir. Bir niiklidin
beta bozunumunda gézlemlenen elektronlarin enerjileri sifir ile niiklidin karakteristigi olan
Emax maksimum degeri arasinda degisir. Salinan bir elektron yalnizca ¢ok nadir olarak Eax
enerjisine sahiptir. Salinan elektronlarin ve geri tepen c¢ekirdeklerin ydnelimleri
gozlendiginde, hemen hemen higbir zaman ¢izgisel momentumun korunmasi prensibinin
gerektirdigi sekilde zit yonlerde olmadiklar1 goriiliir. Ayrica, notron, proton ve
elektronlarin spinleri ’2’dir. Eger beta bozunumu yalnizca bir ndtronun bir protona
doniigsmesini igeriyorsa spin, bundan dolay1 da agisal momentum korunmamaktadir [29].

1930°da Pauli' tim bu tutarsizhiklar giderecek bir Gneride bulunmustur: Beta
bozunumunda elektronla birlikte ¢cok az kiitleli ya da kiitlesi olmayan yiiksiiz /2 spinli bir
parcacik yayinlanir. 1934’de Fermi bu fikri genisleterek S~ ve B bozunumu teorilerini
gelistirdi. Bu parcaciga daha sonra Fermi tarafindan notrino ismi verilmistir. Notrino Eax
ile elektronun asil kinetik enerjisi arasindaki farki tasimaktadir (burada geri tepen
cekirdegin kinetik enerjisi ihmal edilebilirdir). Ayrica nétrinonun ¢izgisel momentumu
elektronun ve geri tepen iiriin ¢ekirdegin ¢izgisel momentumlarini tam olarak
dengelemektedir. Notrinonun varli§i 1953°te deneysel olarak ispatlanmistir [29,30].

Sonradan beta bozunumunun iki tir notrinoyu igerdigi anlasilmistir. Bunlar
notrinonun kendisi v ve antinétrino © dur. Olagan bir beta bozunumunda antinétrino

yayinlanir (Denklem 1).
N/P oram kararlilik igin oldukca yiiksek olan gekirdeklerde, bir ndtron ;7 bir

protona | p déniisebilir:
NPt B +D (D
Serbest ndtronlar - bozunumu siireciyle aslinda 10,24 dakikalik bir yar1 dmiirle protona

bozunurlar. Bu bozunum nétronun durgun kiitle enerjisi protonunkinden daha fazla
oldugundan miimkiin olur [30].

Ana ve trlin niiklidler arasindaki enerji farki gecis ya da bozunum enerjisi olarak

adlandirilir ve E.x olarak belirtilir. - pargaciklari, Sekil 3'teki gibi bir enerji spektrumu

! Pauli, W. In Rapports du Septieme Counseil de Physique Solvay, Bruxelles, 1933. Paris, Gouthier-Villars & Cie, 1934.
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sergileyerek Ep.’1n tamamimi ya da siklikla bir kismini tasirlar [28]. Ozgiin bir bozunum

yolu boyunca £~ ’larin ortalama enerjileri 1/3E,.x kadardir [27].

B~ Parcaciklarinin Bagil Sayilari (%)

70

60

40

20

Eg=0.695
L Emax
| | I | | | | | J

= 1.7 MeV

02 04 06 08 10 12 14 16 1.8

3" Parcaciginin Enerjisi (Mev)

Sekil 3. *P’nin bozunumu sirasinda yayimlanan B ’larin enerji spektrumu [28]

Her £~ yayan radyoaktif niiklidin bozunumu i¢in benzer sekilli ancak farkli Eax’It

ve farkli Eq’l1 spektrumlar vardir. Her parcacik bozunumunda, E.. ile £ ’nin 6zgiin

enerjisi arasindaki enerji farki antinétrino tarafindan tasinir [27].

£~ bozunumundan sonra, {iriin niiklid uyarilmis bir seviyede olabilir. Bu durumda

uyarilma enerjisini harcamak i¢in bir ya da daha fazla y-ismn1 emisyonu ya da igsel

donlisim meydana gelecektir. Diger bir deyisle, eger enerji olarak izinliyse S~

bozunumunu izomerik gecis takip edecektir. BPin bozunum semast Sekil 4’te

goriilmektedir.  Genellikle "', 364 keV’lik y-isinlari yayar dense de 364 keV’lik y-

1sinlarinin izomerik bir durum olarak 131Xe’ye ait oldugu bilinmelidir [28].
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Sekil 4. "*'I’in bozunum semast. Toplam By radyontiklidinin %81°1 (abundans)

364-keV y-15111 emisyonu ile bozunur [28].

Elektron ile yilikiinlin pozitif olmasi disinda aynmi Ozellikleri tasiyan pozitronun

emisyonunda ise bir ¢ekirdek protonu bir ndtrona ve notrinoya doniistir:

| Pon+ B+ 2)

Pozitron emisyonuyla yakindan ilgili olan elektron yakalama olayinda ise bir
cekirdek kendi i¢ atomik elektronlarindan birini igine alir ve sonug olarak bir ¢ekirdek

protonu bir nétrona doniisiir ve bir nétrino yayinlanir [29]:

11p+f1)e—>01n +0v 3)

Tipta, beta— bozunumu ile bozunan ¢esitli radyoniiklidler eksternal radyoterapi ve

brakiterapi i¢in kullanilir (Sekil 5). Ana niiklid beta- bozunumu ile uyarilmis bir iirlin
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niiklide bozunur. Bu iiriin niiklid aninda ya da yar1 kararli bir bozunum siireci ile temel

seviyesine bozunur ve uyarilma enerjisini gamma 151n1 fotonlar1 seklinde yayinlar. Bu

fotonlar da radyoterapide kullanilir [30].

B~ hozunumu

60
Co
27 99.9%

2818 - — \/ff_'/ ( E)imaks= 0.313 MeV
= 2505 _________\__*_ {Eﬁ}nrt = 0.1 MaV
% . B b <

OZUnNnmng |
é 0.1% 8,:» Y,
7 (EWmars =1.486 MeV = |gy- 1173 mev
'E {EK]GH = 'I.'I'.'ES ME"J _,.,-'-""f,.o--’* _'_'_3,
: \ T
@ 1332 e m——— -
‘*E:E' = 12
2 — |E,=1.332Mev
u ___________ ? — —

By g=
g Ni

Sekil 5. °Co’in ®*Ni’a bozunum semast. [30]

4.2.3. Tesir Kesiti

Tesir kesiti 0zel bir etkilesimin olma ihtimalinin bir 6l¢iistidiir. Atomik ¢ekirdek
hakkinda bilinenlerin ¢ogu yiiksek enerjili parcaciklar1 durgun hedef cekirdeklerle
carpistirilarak bombardiman edildigi deneylerden elde edilmistir. Bombardiman edilen bir
pargacigin belli bir sekilde bir hedef pargacikla etkilesmesi ihtimalini ifade etmek i¢in tesir
kesiti fikri ise kosulur. Belli bir etkilesim i¢in bir ¢ekirdegin tesir kesiti belli bir parcacik
cekirdege geldiginde meydana gelecek olan etkilesimin olasihigin1 ifade etmek igin

matematiksel bir yoldur [29].
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4.3. Radyasyonun Madde ile Etkilesimleri

Hem pargacik seklindeki hem de elektromagnetik bicimdeki radyasyon iginden
gectigi absorblayict madde ile etkilesir ve bunun sonucunda absorblayici maddenin
atomlarinda iyonizasyon ve uyarilma meydana getirirler. Bu radyasyonlara iyonize edici
radyasyonlar denir. Parcacik seklindeki radyasyonlar kiitleye sahipken elektromagnetik
radyasyonlarin kiitlesi yoktur. Bu nedenle elektromagnetik radyasyon madde igersinde
enerjisinin tamamini kaybedene kadar aymi enerjideki parcacik seklindeki radyasyondan

daha ¢ok yol alir [31].

4.3.1 Yiiklii Parcaciklarin Madde ile Etkilesimi

Yikli pargaciklar radyasyonun tibbi kullaniminda gereklidir. Eger birincil
radyasyon bir foton demeti olsa bile, bdyle durumlarda, ister hiicrelerin dldiiriilmesi olsun
ister sonunda kanseri tetikleyebilen diger degisimler olsun biyolojik etkiye neden olan
ikincil radyasyon olarak bilinen yiikli pargaciklardir [32]. a-pargaciklari, protonlar,
déteronlar ve B-parcaciklari (elektronlar) madde igersinden gecerken maddenin atomlariyla
etkilesirler. Bu etkilesim esasen atomlarin orbital elektronlar1 ile olurken nadiren de
cekirdekleri ile olur. Etkilesim esnasinda, iyonizasyon ya da uyarima meydana
gelebilecegi gibi molekiiliin bozulmas1 da gorilebilir. Uyarilmada, yiiklii parcacik
enerjisinin tamamini ya da bir kismin1 orbital elektronlarina aktarirken, elektronlar1 daha
yiiksek enerji seviyelerine ¢ikarir. Iyonizasyonda ise, enerji transferi orbital elektronlarmin
baglanma enerjilerinin iistesinden gelip sonu¢ olarak elektronlarin atomdan disart
atilmasina neden olur. Atomlardan yayilan bu elektronlar birincil elektronlar olarak
adlandirilir ve absorbe edici maddede daha fazla uyarilma ve iyonizasyon meydana
getirebilecek yeterli kinetik enerjiye sahip olabilirler. Ikincil iyonlasmalardan gelen yiiksek
enerjili ikincil elektronlara da delta () 1sinlart denir. Uyarilma ve iyonizasyon siiregleri
gelen pargacik ve tiim elektronlar dinlenim durumuna gelene kadar devam eder. Her iki
siire¢ de absorbe edici maddenin molekiillerinin kimyasal baglarinda kirilmalara neden

olarak ¢esitli kimyasallar olusturabilir [31].
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4.3.1.1 Bremsstrahlung

Yiiksek enerjili yiiklii parcaciklar, 6zellikle de elektronlar, madde igersinden gegtigi
ve atomun c¢ekirdegine yaklastigi zaman atomik cekirdeklerin Coulomb alaninda negatif
ivmelenmeleri sonucu enerji kaybederler. Enerjideki bu kayip x-1s1m1 olarak kendini
gosterir ve buna Almanca frenleme ya da yavaglama radyasyonu anlamina gelen
Bremsstrahlung denir.

Bremsstrahlung meydana gelmesi pargacigin kinetik enerjisiyle ve absorbe edici
maddenin atom numarasinin  karesiyle (Z*) dogru orantihidir. Bundan dolay:
bremsstrahlung hava, aliiminyum gibi hafif maddelerde 6nemsizken, kursun ve tungsten

gibi agir metallerde ¢ok onemlidir [31].
4.3.1.2. Yok Olma

Enerjik pozitron (B") pargaciklar1 absorblayici bir maddeden gegerken absorbe edici
atomun orbital elektronlariyla etkilesime girmesi sonucu enerji kaybeder. B parcacig: tim
enerjisini kaybedip neredeyse dinlenim durumuna geldiginde, bir orbital elektronuyla
birleserek zit dogrultularda (180°) iki tane 511 keV enerjisinde yok olma fotonu iiretir. Bu
yok olma radyasyonlar1 iki fotonun ayni anda dedekte edildigi Pozitron Emisyon

Tomografisinin de temelini olusturur [31].
4.3.2. Fotonlarin Madde ile Etkilesimi

Penetre edici y-radyasyonu madde icersinden gecerken absorbe edici atomun orbital
elektronlar1 ya da g¢ekirdegiyle etkileserek enerjilerini kaybederler. y-1s1m1 fotonlar1 bir
seferde enerjilerinin tamamini ya da bir kismim kaybedebilirler. Absorbe edici madde
icersinde enerjilerinin tamamini kaybetmeden dnce uzun bir yol alan y-iginlarinin madde

ile etkilesmesinde baslica mekanizmalar sunlardir.
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4.3.2.1. Rayleigh Sacilimi

Rayleigh sacilimi fotonlarin bir biitiin olarak bir atomdan sa¢ilimidir. Yani atomun
tiim elektronlar1 koherent bir sekilde katkida bulunurlar. Bu bir elastik ¢arpigsmadir. Yani
fotondan atoma bir enerji transferi olmayip iyonizasyon ve uyarilma meydana gelmez. X-
1sinlart ve gamma 1sinlart enerji bolgelerinde, Rayleigh sacilimi fotoelektrik etkiye gore

azdir ve genellikle ihmal edilir [33].
4.3.2.2 Fotoelektrik Etki

Fotoelektrik etkide gelen gama 111 tiim enerjisini absorbe edici maddenin orbital

elektronlarina aktarir. Bdylece foto elektron denen elektron £, —E, enerjisiyle disari
firlatilir (Sekil 6). Burada E, gelen gama igminin enerjisi £, de elektronun baglanma

enerjisidir. Foto elektron enerjisini uyarilma ve iyonizasyon ile kaybeder. Fotoelektrik etki
esasen diisiik enerji bolgesinde meydana gelir ve artan foton enerjisiyle siddetli bir sekilde
diiser. Ayrica absorbe edici atomun artan atom numarasi ile de hizla artar. Kabaca
fotoelektrik etki ZS/EY3 ile orantilidir.

Fotoelektrik etki en ¢ok K-kabugu elektronlariyla meydana gelirken, L-kabugu
elektronlarindan %20 katkiyla ve daha yiiksekteki kabuklarin elektronlariyla daha az
oranda katkiyla meydana gelir. Fotoelektrik etkilerde K-, L-, v.b. kabuk elektronlarinin
baglanma enerjilerine tam olarak esit enerjilerde keskin artiglar diger bir deyisle
siireksizlikler olusur. Bunlara K-, L-, v.b. absorbsiyon kenarlar1 denir. Bir orbital
elektronun disar1 firlatilmasiyla meydana gelen bosluk daha yiiksek enerji seviyesinden
gelen bir elektronun gegisiyle doldurulur. Bunu daha sonra bir karakteristik x-1s1n1 ya da

Auger elektronunun yayimlanmasi izler [31].
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Sekil 6. Fotoelektrik etki [31].
4.3.2.3. Compton Sa¢ilimi

Compton saciliminda y-151n1 fotonu absorbe edici maddenin atomunun dig
kabugundaki bir elektrona enerjisinin yalnmizca bir kismimi aktarir ve elektron disari
firlatilir. Elektron azalan enerjisiyle kendi dogrultusundan sapar. Buna Compton sagilmasi
denir (Sekil 7). Daha sonra, daha diisiik enerjideki sagilan foton, bir¢ok fotoelektrik ya da
Compton etkilesmesine girebilir ve Compton elektronu da iyonizasyon ya da uyarilmaya

neden olabilir.

¥ 151
e
Y1511 %
KeL | M

Sekil 7. Compton sagilmasi [31].
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Compton sagilimi absorbe edici maddenin atom numarasindan neredeyse bagimsizdir.
Compton sa¢iliminin en ¢ok absorbe edici maddenin tipine gore 0,1 MeV ve 10 MeV

arasindaki enerji bolgesinde pay1 vardir [31].

4.3.2.4. Cift Olusumu

Bir y-151m1 fotonunun enerjisi 1,02 MeV'den daha biiylik oldugunda, foton absorbe
edici maddeden gecisi sirasinda atomun ¢ekirdegiyle etkilesebilir ve foton yok olarak bir
pozitif elektron ve bir negatif elektron olusur. 1,02 MeV'i asan enerji bu iki pargacigin
kinetik enerjisi olarak agiga cikar. Buna ¢ift olusumu denir. Bu siire¢ absorbe edici
materyalin Z”'si ile lineer olarak degisirken fotonun enerjisinin artmasiyla yavasca artar.
Yumusak dokuda ¢ift olusumu 1,02 MeV'in lizerinde 10 MeV'e kadar 6nemsizdir. Cift
olusumu tarafindan meydana gelen pozitif elektronlar radyoaktif bozunumdan meydana
gelen pozitronlara benzer olarak iki 0,511 MeV'lik foton olusturmak i¢in yok olur.

Fotoelektrik etki yiiksek atom numarali absorbe edici maddelerde diisiik enerjilerde
(<0,1 MeV) hakim iken, Compton sac¢iliminin ise ortalama enerjilerde (~ 1 MeV) ortalama
atom numarali ortamlarda baskin oldugu goriilmektedir. Daha biiylik enerjilerde (>10

MeV), cift olusumu tiim absorbe edici materyallerde en etkilidir [31].
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5. GEREC VE YONTEMLER

5.1. Radyasyon Tasinim icin Monte Carlo Simiilasyonu

Iyonize radyasyon ile ilgili birgok alanda maddeden radyasyon tasmimmn iic
boyutlu olarak hesaplanmasi 6nemlidir. Boltzman denklemi radyasyon parcaciklarinin
tasiniminin bir diferansiyel denklem tanimini verir. Bununla birlikte Boltzman tasinim
denkleminin genel bir analitik ¢éziimii olmayip niimerik ¢dzlimleri mevcuttur. Bunlar
siklikla fiziksel kesinlik ile yapilabilirlik arasinda karsilikli 6diin vererek uzlasiya dayanan
yaklasik metotlardir. Bugiline kadar iki farkli yaklagim gelistirilmistir: deterministik
yontemler [34, 35] ve stokastik yontemler yani Monte Carlo (MC) yontemleri [36]. MC
yontemleri rastgele orneklemeye dayali niimerik yontemlerdir. MC yontemlerinin ¢6ziim
yolu bilgisayarin iirettigi rastgele sayilar fiziksel olaylarla, miimkiin etkilesmelerin olasilik
yogunlugu fonksiyonlariyla yani tesir kesiti (cross-section) degerleri araciligiyla
iliskilendirmektir. Bundan dolay1i, MC kodlar tasindigi madde ile etkilesen bir parcacigin
olasiligin1 hesaplamak i¢in tesir kesiti kiitliphanelerini icermek zorundadir. Her bir
etkilesim icin tesir kesiti gelen parcaciga, onun enerjisine ve yol aldig1 maddeye bagimlidir
[36].

MC simiilasyon yazilimlart dogal uygulamalarini, fizik deneylerinde,
hizlandiricilarda, niikleer fizikte, agir-iyonlarda, radyasyondan korunma hesaplamalarinda,
uzay radyasyon ortaminda, uydular i¢in radyasyondan korunma zirhlamalarinda, kozmik
151n uygulamalarinda, astrofizikte, tibbi goriintiilemede, dozimetride, radyoterapi tedavi
planlamada bulur [37].

MC teknigi fotonlarin ve pargaciklarin her bir etkilesiminin olasilik dagilimlarini
belirlemek i¢in fizigin temel yasalarin1 kullanir. Simiile edilen parcaciklarin sayisi
(simiilasyon oykiisii) arttik¢a, dagilimlarint dogru tahmin etme olasilig1 da artar. Bununla
birlikte simiile edilen pargaciklarin sayisinin artmasiyla hesaplama zamani oldukca
artacaktir. Bundan dolay1 bir MC kodu yazmadaki en biiyiik zorluk demetteki parcaciklarin
ortalama davranigini tahmin etmede rastgele se¢ilmis kismen az sayida pargacigi
kullanabilmektir. Doz dagilimi1 ortama enerji verilmesine yol acan iyonlagsma olaylarinin

voksellerde biriktirilmesiyle (scoring) hesaplanir. Yeterli kesinlikte bir radyoterapi tedavi
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planlamas1 i¢in birka¢ yiiz milyon ile bir milyar simiilasyon dykiisiiniin gerektigi tahmin
edilmektedir [7].

Monte Carlo simiilasyonu her bir pargacik izini, istatistiksel bir anlamda, bilinen
fiziksel yasalar 15181nda; sagilma ve absorbsiyon tesir-kesitlerini kullanarak, aslina uygun
bir sekilde yeniden olusturur [38]. Simiile edilen parcaciklar, enerji kaybettikce, diger
parcaciklar1 {iirettikge takip edilir ve eninde sonunda ilgilenilen geometriden disari
ciktiklarinda ya da enerjileri verilen bir esik degerin altina diistiigiinde yok edilir. Bu
siirecte, aki ya da absorbe edilen doz gibi nicelikler sayilabilir (score). Sayilan nicelikler
tahminlerdir ve belli olasiliklara karsilik gelen araliklarla siralanirlar. Sonug ile ilgili
belirsizlik simiile edilen parcacik sayisinin bir fonksiyonudur. Daha fazla simiilasyon
Oykiisl yiiriitiilmesiyle belirsizlik daha kiigiik hale gelir ve M simiilasyon 6ykiisii sayisi

12

olmak iizere genellikle bir 1/M"? bagntisini takip eder [36].

MC hesaplamalarinda daha fazla simiilasyon Oykiisii olusturmak zaman

kaybettireceginden, genellikle varyans azaltma teknikleri (VRT) denen cesitli teknikler

hesaplama etkinligini artirmak icin kullanilir. Bir MC hesabinin ¢ etkinligi ¢ = 1/ (azt)

olarak tamimlanir. Burada ¢ ilgilenilen niceligin o varyansini elde etmek igin gereken
CPU (central processing unit - ana iglem birimi) zamanidir [39].

Bu olgular Monte Carlo yontemlerinin radyoterapi ve dozimetri uygulamalarinda
kullaniminin hizla artmasindan kismen sorumlu olmuslardir. Giintimiiziin genellikle Linux
altinda calisan gii¢lii PC’leri, Monte Carlo hesaplama iiniteleri olarak etkin bir sekilde is
goriirler. Teori ve hesaplama yeteneginin bu kesisme noktast Monte Carlo yontemlerini
Ozellikle arastirma ile ilgilenen medikal fizikgilerin standart araglarindan biri haline
getirmistir [38].

Matematiksel problemleri, Ornegin fonksiyonlarin niimerik integrasyonlarini
¢ozmek icin kullanilan Monte Carlo yontemlerinin Sekil 8'de basit bir gosterim Ornegi
vardir. f(x) fonksiyonunun [a,b] araliginda integrali f(x) fonksiyonu, x-ekseni ve a ve b
aralik limitleri tarafindan isgal edilen alam1 bulmak ig¢in hesaplanmalidir. Eger f(x)
fonksiyonu karmasik ise, bu hesaplama integrasyon yontemleri kurallar1 kullanilarak
yapilamaz. Fakat Monte Carlo integrasyonu kullanilarak niimerik olarak ¢oziilebilir. Bu
amag i¢in [a,b] araliginda uniform olarak dagitilmis & rastgele sayist segilir.

Rastgele sayilar rastgele sayr fiiretecleri (random number generators) denen

bilgisayar algoritmalar1 tarafindan saglanir. Bu rastgele sayilar gergekte rastgele degildir,
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clinkii rastgele say1 liretecinin verilen bir durumunda iirete¢ tarafindan iiretilen rastgele
sayilar serisi onceden tanimlanmistir. Bununla birlikte, yiiksek nitelikli bir rastgele say1
iireteci iligkisiz (uncorrelated) sayilar iiretmelidir; bundan dolayi, bu sayilar siklikla sanki-
rastgele (pseudo-random) sayilar olarak adlandirilir [40].

Rastgele say1 § i¢in (&) fonksiyon degerinin (b-a) aralifin uzunlugu ile ¢arpimi bir
ilk ve cok kaba bir tahmin ile gercek integrali verir (Sekil 8). Fakat bu tekrar tekrar
yapilabilir. Olduk¢a fazla miktarda rastgele sayiyr 6rnek olarak deneyebiliriz. Bunlara
karsilik gelen dikdortgenlerin alanlarim1 hesaplayabilir ve ortalamasini alabiliriz. Bu
ortalama deger sonsuz rastgele say1 denemesi limitinde gercek integrale diger bir deyisle
gercek alana yakinsar. Gergekte sonsuz sayida rastgele sayiyr deneyemeyiz yani istenen

dogruluk elde edildiginde dururuz [40].

y A y A
y=f(x)

a b X a E b X
Sekil 8. Rastgele sayilar1 kullanarak fonksiyonlarin niimerik integrasyonlarinin

gosterimi ornegi [40]

Bu integrasyon yontemi tek Sekil 8’deki 6rnekteki gibi yalnizca bir degiskene sahip
fonksiyonlarin integrali i¢in ¢ok etkili degildir. Ayn1 zamanda iki boyutlu ve {i¢ boyutlu
integraller i¢in de ¢ok verimli degildir. Gaussian Quadrature gibi daha verimli algoritmalar
vardir. Monte Carlo integrasyonu problemin boyutlar1 ¢ok fazla ise ya da boyutlar sonsuza
yaklasiyor ise Onem kazanir. Bu 0Ozelikle bir hastada iyonize edici radyasyonun
olusturdugu doz dagilimini hesaplama durumunda karsimiza ¢ikar. Bu amag i¢in ¢6ziilmesi
gereken taginim denklemi her bir hasta i¢in farklidir. Taginim denklemi ayrica 6rnegin
radyoterapide demet yonelimi, alan boyutlari, enerji v.b. gibi tedavi kosullarina da baglhdir.

Fakat bir¢ok sayida pargacik Oykiisiinii simiile ederek MC yontemiyle tasinim denklemini
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niimerik olarak ¢ozebiliriz. Bu baglamda bir parcacigin dykiisii, tim enerji absorbe edilene
kadar ya da parcacik ve tiim ikincil parcaciklar ilgilenilen hacmi terk edene kadar
hesaplama geometrisine giren bir fotonun ya da bir elektronun izledigi yol tarafindan
belirlenir (Sekil 9). Sekil 9’daki 6rnekte bir f fotonu ilgi alanina girmekte ilk Compton
etkilesimi yerine taginmaktadir. Burada foton sacilmakta ve atom iyonize olmaktadir.
Compton elektronu e, etkilesim yerini terk etmekte ve enerjisini kaybedene kadar
tasinmaktadir. Sagilan foton ¢ift olusum siireci gibi daha bircok etkilesime girebilir.
Birincil ya da ikincil her pargacik tiim enerji absorbe edilene kadar ya da geometrik ilgi
bolgesini terk edene kadar simiile edilmelidir. Bu yolda, doku molekiilleri ile etkilesim
siirecleri nedeniyle parcaciklarin enerjileri ve momentumlart degisebilir ve ikincil
parcaciklar meydana gelebilir. Bu siireclerin 6zellikleri toplam ve diferansiyel etkilesim
kesitleri tarafindan verilen olasilik dagilimlar1 tarafindan belirlenir. Bu olasilik
dagilimlarindan siire¢ parametrelerini rastgele olarak 6rnekleme radyasyon fiziginde MC

simiilasyonlarinin temellerini olusturur [40].
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Sekil 9. Monte Carlo Simiilasyonunda bir foton dykiisiiniin 6rnegi. [40]
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5.1.1 Foton Tasimim Simiilasyonu

Radyasyon fiziginde MC simiilasyonlarinin nasil ¢alistigin1 gostermek icin foton
tasinimi Ornegini kullanabiliriz. Belirli bir yerde verilen bir momentum ve verilen bir
enerjili foton icin ilk adim bir sonraki etkilesim yerine kadar serbest yol uzunlugunu
orneklemektir. Bu yol uzunluklarinin olasilik dagilimi f(s) iistel ateniiasyon yasasi ile

verilir:
S (s)=exp(—pus) 4)

Burada p lineer ateniiasyon katsayisidir. Foton yol uzunluklar1 bu dagilimdan [0,1]

araligindan uniform olarak dagitilmis rastgele say1 &; ve
1
s=——1In(&,) )
U

bagintis1 kullanilarak 6rneklenebilir. Farkli materyaller ile farkli p ateniiasyon katsayilari
bu yol uzunlugunu kullanarak foton etkilesim yerinde takip edilebilir [40].

Radyoterapi uygulamalar1 i¢in 6nemli etkilesim siiregleri inkoherent (Compton)
sacilma, koherent (Rayleigh) sacilma, fotoelektrik etki ve c¢ift olusumudur. Foto niikleer
etkilesimler yalnizca birka¢ MeV’den fazla enerjili fotonlar i¢in meydana gelir ve ¢ogu
uygulama icin daha az 6neme sahiptir [41].

Radyoterapi agisindan 6dnemli materyaller olan su ve kemik i¢in, ortalama serbest
yol, yani, etkilesim siire¢lerinden biri yoluyla etkilesmeden 6nce kat ettigi ortalama mesafe
Sekil 10'da enerjinin fonksiyonu olarak gosterilmistir. gr/cm? birimiyle ifade edildiginde,
kemikteki ortalama serbest yol 100 keV ile 10 MeV enerjileri arasinda neredeyse ayni

olup, bu erim diginda daha ytiksektir [38].
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Sekil 10. EGS4 kod sistemi kullanilarak elde edilen suda ve kemikte fotonlarin

ortalama serbest yolu [38]

Radyoterapinin enerji araliginda p ii¢ ilgili katkinin toplami olarak hesaplanir:

/u = /’l_ﬁJm + /uCompton + /uClﬁ (6)

Burada o fotoelektrik absorbsiyon i¢in, pcompon Compton sagilimi igin, pin ¢ift
olusumu icin lineer etkilesim katsayilar1 ya da toplam tesir kesitleridir. Bu parametreler
farkli enerjideki fotonlar i¢in farklidir. Bunlar ayn1 zamanda maddenin atomik bilesimine
de baglidir. Radyoterapide MC simiilasyonlarin1 kullanirken bu etkilesim katsayilari
Bilgisayarli Tomografi (CT) goriintii setinin Hounsfield birimlerinden hesaplanmalidir
[40]. Hounsfield birimi olarak adlandirilan CT sayilari ile dogrusal ateniiasyon katsayilari

arasinda bilindigi gibi su bagint1 vardir [42]

CT sayisi= 1000(Mj %
ﬂsu
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[O,u] arahigindan &, ikinci bir rastgele sayi etkilesim tipini 6rneklemek igin
kullanilabilir. Eger &), st dan kiigiik ise bir fotoelektrik absorbsiyon simiile ederiz; Eger
&, Moto dan bliyiik fakat pgyo 1l€ Peompton’1n toplamindan kiiciik ise bir Compton etkilesimi
simiile ederiz; aksi takdirde bir ¢ift olusum siireci simiile ederiz. Segilen etkilesimden
sonra ikincil pargaciklarin enerji ve dogrultu gibi parametreleri daha fazla sayida rastgele
sayt ve o etkilesim tipi i¢in bunlara karsilik gelen diferansiyel kesitler kullanarak
orneklenebilir.  Olasilik  dagilimlar1  i¢in ~ formiiller  yukaridaki  formiillerle
karsilastirildiklarinda ¢ok daha karmasiktir fakat &rnekleme prensibi aymidir. Ikincil
parcaciklar ayni1 birincil pargaciklar gibi simiile edilir, yani taginimlar1 bir sonraki etkilesim
sahasina kadar serbest yol uzunlugunu o6rnekleme ile baglar. Her bir vokselde absorbe
edilen enerji belirlenmeli ve toplanmalidir. Daha sonra buradan doz dagilimi bulunur.
Parcacik Oykiisii eger foton hesaplama matrisini terk eder ya da enerjisi minimum bir

enerjinin altina diiserse sonlanir [40].

5.1.2. Elektron Tasinim Simiilasyonu

Elektronlar ve pozitronlar ortamla elastik sacilma, inelastik carpisma ve
bremsstrahlung emisyonu yoluyla etkilesirler. Pozitronlar ayrica hem hareket halindeyken
hem de hareketsizken annihilasyona ugrayabilirler [41].

Birincil ya da ikincil elektronlar fotonlar gibi simiile edilebilir ancak fotonlarla
elektronlar arasinda biiyiik bir fark vardir. Fotonlarin insan dokusunda iki etkilesim
arasindaki ortalama serbest yolu birka¢ santimetre iken elektronlar hasta boyunca
milyonlarca etkilesim siirecine ugrarlar. Bundan dolay:1 elektronlar1 fotonlar gibi simiile
etmek oldukca zaman kaybettiricidir. Neyse ki, cogu elektron etkilesimi elastik ya da yari-
elastiktir, yani hi¢ enerji transferi olmadan ya da kiigiik bir enerji transferi ile meydana
gelirler. Bundan dolay1, elektron etkilesimleri iki grupta toplanabilir: biiyiik enerji
transferli siddetli etkilesimler ve enerji transferi olmadan ya da kii¢lik bir enerji transferi ile
gergeklesen yumusak carpigmalar. Sert etkilesimler agik bir sekilde simiile edilebilirler ve
yumusak etkilesimler cevreleyen dokuya siirekli elektron enerji transferi ile simiile

edilebilir. Bu teknige yogunlastirilmis 6ykii teknigi (condensed history technique) denir ve
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Berger (1963)* tarafindan ortaya atimistir [40]. Yogunlastirilmis 6ykii teknigi
elektronlarin birgok etkilesime ugrarken, bu etkilesimlerin nispeten az bir kisminin biiyiik
miktarda enerji kayb1 ya da yonde sapmaya yol agmasi ger¢egine dayanir. Bundan dolayz,
etkilesimlerin ¢ogunun etkisi azdir ve kiiclik enerji kayiplar1 ya da kii¢iik acisal
sapmalardan olusur. Bundan dolayi, bu az etkili etkilesimlerin etkileri gercekte etkili olan
tek bir biiyiik etkili etkilesime birlestirilebilinir. Bu genis etkili etkilesimler teorik olarak
kiimiilatif olay teorileri ile tahmin edilebilirler [38].

Tartismalar gosterir ki MC dogaya tam olarak esit degildir. Birgok potansiyel hata
kaynagi mevcuttur. Fakat diger taraftan, yalnizca MC algoritmalari miimkiin oldugu kadar
dogru olma potansiyeline sahiptir. Bu durum tiim diger doz hesaplama sekillerinde yoktur
[40]. Asir1 hesaplama siiresine ragmen, MC bir hastadaki doz dagilimin1 hesaplamanin en
dogru yontemidir. MC simiilasyonu ile yapilan 6rnek planlar 6zellikle heterojen dokularin
ara yiizlerinde ve akcigerlerde doz hesabinin dogrulugunda onemli derecede kazang
saglamistir [7].

Gegerli tedavi planlama teknikleri su fantomlarinda yapilan bir dizi 6lgiime dayal
iken, su anda bir¢ok arastirma merkezinde gelistirme asamasinda olan pratik Monte Carlo
tabanli tedavi planlama algoritmalar1 bireysel hasta verilerine dayanacak, boylelikle, doz
dagilimi hesaplamalarinin dogrulugu énemli derecede artacaktir. Son zamanlarda hastaya-
0zgli MC-tabanl tedavi planlama sistemleri ticari olarak elde edilebilir hale gelmisse de
bunlarin radyoterapi departmanlarinda rutin sekilde kullanilmalar1 hala birgok faktore
baghdir. Bu faktorler radyasyon kaynaklarmin yeterli bir sekilde modellenmesi, doku
inhomojenitesi gibi ¢esitli deneysel problemlerin ¢oziimii, bircok 6nemli klinik soruya
yanit verebilme, doz hesaplama algoritmalarinin giincellestirilmesi ve hesaplama
donaniminin gelistirilmesi olarak siralanabilir. Yakin gelecekte biyolojik modellerin tiimor
dokusu ve normal doku komplikasyonu i¢in MC tabanli doz hesaplama uygulamalarina
uyarlanmasinin  radyoterapi tedavi planlamasina standart yaklasimi olusturacag:

beklenmektedir [30].

2 Berger M.J., Monte Carlo Calculation of the penetration and diffusion of fast charged particles. In: Alder B, FernbachS,
Rotenberg M (eds) Methods in computational physics.Academic Press, New York, pp 135-215, (1963)
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5.2. Geant4 Simiilasyon Araci

Geant4 radyasyon taginiminmi simiile etmek i¢in gerekli tiim yetkinlige sahiptir.
Kullanicilara kendi gerekliliklerini adapte edebilmeleri i¢in esnek yapidadir. Pek ¢ok
etkilesim i¢in fizik modelleme segenekleri sunar. Saglam, yapili bir kernel (¢ekirdek)' dan
uyarlanabilirlik ve islevsellige sahiptir. Bu kullanicilara ¢esitli uygulamalar i¢in kullanma
ve adapte edebilme imkani verir.

Geantd’deki fizik siiregleri fiziksel etkilesimleri kapsar. Bunlar elektromagnetik
(EM), hadronik, bozunum stiregleri ve optik siirecler seklinde diizenlemistir. Track (iz)'leri
takip edilen parcaciklar da leptonlari, mezonlari, hadronlari, iyonlar1 ve fotonlart igerir.
Elektronlar, pozitronlar ve gamalar i¢cin modeller tipik olarak 100 eV’dan baglayan ve 10
TeV’a kadar uzanan enerjileri saglarlar.

Elde edilebilir se¢imler arasindan kilavuzluk etmek igin, fizik modellerinin 6zgiin
uygulama sahalar1 i¢in degistirilmis birtakim konfigiirasyonlar1 saglanmistir. “physics list”
olarak bilinen fizik siireclerinin her bir konfigiirasyonu tiim ilgili fizik siireclerinin bir
kapsamini saglar ve her bir etkilesimin bir siire¢ tarafindan modellenmesini saglar. Yapilan
secimler 6nemli fizik gozlemlenebilirlerinde kesinlik icin gereklilikler tarafindan CPU
kaynaklar1 goz Oniinde bulundurularak yonetilir. Ornegin, 6zel bir tipte ya da enerji
eriminde pargaciklari dogru bir sekilde iireten modeller, 20 MeV’in altindaki nétronlar
gibi, bu parcaciklarin etkilesimini geregince tarif eden modeller ile birlestirilmelidir.
Uzman kullanict ayrica 6zel gerekliliklere hitap etmek ya da fizik sonuglarinin 6zel bir
modelleme se¢cimine bagimliligin1 kontrol etmek i¢in yeni bir fizik listesi yaratabilir ya da
var olanlardan birini degistirebilir. Kernel ve fizige ek olarak, Geant4, kullanicilara
uygulamalan ile etkilesebilmeleri i¢in ve sonuglarini kaydedebilmeleri igin arayiizler
saglar [43].

Geant4 araci agik kaynak lisansi ile elde edilebilir. Yeni versiyonlar, Geant4 isbirligi
tarafindan, diizeltmeler, gelistirmeler, yeni ozellikler ya da fizik modelleri ile genellikle

yilda iki kere yaymlanir [43].

29



5.2.1. Geant4 Kernel

Geant4 araci1 ve Ozellikle onun kernel (¢ekirdek)’i, geometri ve alan, pargaciklar,
materyaller, izleme, ve calistirma (run) ve olay (event) yonetimini igeren ana simiilasyon
kabiliyetlerini saglar. Kullanicinin simiilasyona bir parcacik tipine bir dizi fizik modelleme
eklemesine, 6zel bir kurulumu tarif eden geometrik bir model yaratmasina, bir pargacik
demeti ya da kaynagi diizenlemesine, ve simiilasyon davranisinin ¢ogu yoniinii idare
etmesine olanak verir. Ayn1 zamanda cesitli grafik gorsellestirme sistemlerini kullanarak
hem kurulum hem de meydana gelen etkilesimleri gosterebilen gorsellestirmelere imkan
Verir.

Geant4’de ayni izleme kodundan tiim parcacik tipleri i¢in yararlanilir. Her bir
parcacik tipi i¢in siireglerin listesi farklidir ve tesir kesitleri ya da adim biiytikliikleri igin
stirecleri segmede 6zel bir diizen kullanilmalidir.

Geant4’de tim pargaciklar i¢in izleme G4SteppingManager smifi tarafindan
yapilir. Bu siif her pargacik tipi i¢in ayn1 mantig1 kullanir. Her bir pargacik tipi, elektron,
gama, pozitron, proton v.b. kendi silire¢ yOneticisine sahiptir. Bunlar geometrik siirlarin
kars1 karsiya gelmesi yani taginim gibi fiziksel etkilesimleri ya da alternatif etkileri temsil
eden siireglerin listesini icerir. Her parcacigin siire¢ yoneticisi li¢ siire¢ listesini korur,
bunlarin her biri adim boyunca (6rnegin enerji kaybinin ya da Cerenkov 15181 emisyonunun
siirekli kismi) adimin son noktasinda (herhangi bir kesikli siire¢, 6rnegin hadronik
etkilesmeler, sert Bremsstrahlung gammasi) ya da zaman igersinde (e8er pargacik
hareketsiz ise) meydana gelen etkiler i¢indir. Siireglerin diizeni énemlidir, ve siireglerinin

etkilerinin dogru bir sekilde birlestirilmesine imkan vermek i¢in dikkatle belirtilmistir [43].

5.2.2. Geant4 Elektromagnetik Fizik Paketleri

Geant4’daki Elektromagnetik (EM) fizik paketleri eV enerjilerinden TeV
enerjilerine yiiklii parcaciklarin ve fotonlarin elektromagnetik etkilesiminin simiilasyonunu
saglamay1 amaglar. EM siiregler elektronlar ve pozitronlarin, fotonlarin, muonlarin, yiikli
hadronlarin ve iyonlarin etkilesimlerini yerine getirir. Tipik olarak alternatif modeller ayni

fizik etkilesiminde saglanir, bu farkli derecelerde kesinlik ve simiilasyon hizi saglar. Bu
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kullaniciya belli bir uygulamanin gerekliliklerine adapte edilmis modelleri se¢me olanag:
Verir.

Farkli gerekliliklere hitap etmek {iizere iki paket yaratilmistir. Ilki, standart
elektromagnetik paket 1 keV’in altindaki enerjilere sahip ikincil pargaciklar iiretmeyi
gerektirmeyen ya da atomik uyarilmalart modellemeye bagli olan tiim ilgili EM siire¢lerini
modellemeyi amaglar. Eger bir parcacik iiretilirse, sifir enerjili pargaciklara kadar izlenir.
Diisiik enerji elektromagnetik paket 6zellikle kesin simiilasyon gerekliliklerine hitap eder.
Geant4’un kapasitesini once 250 eV’e kadar son zamanlarda 100 eV’e kadar diisiik

enerjilere genisletir ve atomik relaksasyon etkilerini detaylariyla modeller [43].

5.2.2.1. Standart Elektromagnetik Fizik Paketi

Standart elektromagnetik fizik paketi elektron, pozitron, foton, yiiklii hadron
etkilesimleri, iyonlar ve miionlarin etkilesimlerini verir. Foton yani gamma siirecleri
Compton sag¢ilimi, ¢ift olusumu, fotoelektrik olay ve miion ¢ift olusumunu igerir. Elektron
ve pozitron siirecleri Bremsstrahlung, iyonlagsma ve delta 1s1mnimi iiretimini, pozitron yok
olusu, sinkrotron 1g1n1m1 ve gegis 1s1masini kapsar.

Enerji kayb1 siiregleri iyonizasyon, Bremsstrahlung ve elektron-pozitron ¢ift
olusumundan dolay1 pargaciklarin siirekli enerji kaybindan meydana gelir. Kizil otesi
uzaksamalara sahip ya da Ozellikle iyonizasyon ve Bremsstrahlung yoluyla ¢ok sayida
disiik enerji ikincilleri yaratabilen elektromagnetik siiregler tarafindan bir liretim esigi
kullanilir. Fotonlar ve gammalar igin ayr1 esikler ya da tiretim kesintileri vardir. Gegerli
maddedeki pargacigin menzilini temsil eden, uzunluk olarak ifade edilmis iiretim esigini

kullanmak igin bir se¢im yapilmistir [2].

5.2.2.2. Diisiik Enerji Uzantilar1 Paketi

Diisiik enerji elektromagnetik paketi elektromagnetik etkilesimlerin gegerlilik
erimini standart Geant4 elektromagnetik siirecinden daha diisiik enerjilere genisletmek icin
uygulanan bir fizik siiregleri setidir. Fotoelektrik etki, Compton sag¢ilimi, Rayleigh etkisi,
Bremsstrahlung ve iyonizasyon ve ¢ift olusumu igerir. Uyarilmis atomdan floresans

emisyonu olusturulur ve Auger etkisi modellenir [43].
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5.2.3. Gegerlilik

Fotonlar, protonlar ve o pargaciklart i¢in Geant4 tarafindan saglanan
elektromagnetik modellerin tim takimi Ulusal Standartlar ve Teknoloji Enstitiisii’niin
(NIST) alandaki iyi bilinen, ¢ok giivenilir veritabani ile karsilastirilmistir. Bu veritabani
medikal fizik protokollerinin tanimlanmasinda benimsenir. Bu sistematik test istatistiksel
goodness-of-fit yontemlerini kullanarak simiilasyon ve referans veriler arasindaki kantitatif
karsilastirmay1 igerir. Bu test tim Geant4 elektromagnetik modelleri ile NIST referanslari
arasindaki iyi uyumu dogrulamistir ve davraniglarinin gelen parcacik enerjisinin bir
fonksiyonu olarak farklilagmasina neden olan her modele 6zgii detaylar1 vurgulamigtir
[43].

Geant4’un goriintiileme ve radyoterapide uygulamalar icin kullaniminmi gecgerli

kilmak i¢in bir¢ok karsilastirma yapilmaktadir [44, 45].

5.2.4. Bir Geant4 Uygulamasi Yaratmak

Ozel bir alan veya gorev icin bir Geant4 uygulamasi yaratmanin zorlugu kurulumun
ve gorevin karmagiklifia ve olas1 drnek ve araglara benzerligine baghdir. Ozel bir gorevi
yerine getiren bir Geant4 simiilasyonu elde etmenin ¢esitli yollar1 vardir. En basiti
uygulama alanina adapte edilen ve kurulum ya da detektorii yaratmak ile ilgilenilen
gozlenebilirleri 6lgcmek i¢in gerekli yeterlilikleri saglayan hazir yapilmis bir uygulama ya
da araci kullanmaktir.

Ikinci bir yol var olan bir uygulamadan baslamay1 icerir. Bu amag icin Geant4 aract
ile cesitli ornekler saglanmistir. Bunlar basit, yeni baslayanlar i¢in aracin 6zel 6gelerine
odaklanan uygulamalar ve 6rnekleri igerirler. Bunlardan biriyle, 6rnegin elektromagnetik
ornekle baslayarak, birgok durumda bir ya da iki maddeli basit kurulumlar1 kodlama
yapmadan simiile etmek, ve birka¢ hacimde enerji depozisyonunu saptamak miimkiindiir.
Boyle bir uygulamadan baglayip onu genisleterek diisiikten orta karmasikliga kadar bir

uygulama yaratmak genellikle miimkiindiir [43].
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5.3. C++’a Genel Bakis

Geant4, C++ dilinde yazilmis detektor simiilasyonuna (benzetim) yarayan bir
programdir. C++ ile programlamanin genel 6zelliklerini kisaca soyle 6zetleyebiliriz.

Bir C++ programi, verilen bir gorevi, nesneler (objects) adi verilen program
Ogelerinin birlikte ¢alismasiyla yapar. Verilen bir programda programin icrasi sirasinda
verilen bir anda, birtakim nesneler harekete gecmis olacaktir. Her bir nesnenin, farkli bir isi
icra eden farkli bir tipi (type) vardir. Nesnenin tipi bir sinif (class) adi verilen bir kod
(code) pargasi ile tanimlanir. Sinifin O6rnegin ‘Particle’ gibi bir adi1 vardir. Bu ad
kodlamada nesnenin tipini tanimlamada kullanilir. Ornek vermek gerekirse, Particle
tipinde bir nesneyi

Particle Electron;
yazarak tanimlayabiliriz. C++ komutlar1 noktal1 virgiil ile sona erer. Bir sinifin (class) bir
nesneyi (object) tarif edebilmesi ve ana (main) programin onun hakkinda bilgiye erismesi
(retrieve) icin, smifin (class) iiyeler (members) adi verilen bir takim degiskenlere ve
yontemler (methods) adi verilen birtakim fonksiyonlara yani yordamlara (routines) sahip
olmas1 gereklidir. Ornegin Particle sinifi su iiyelere sahip olabilir:

float mass;

int charge;
ve su yontemlere sahip olabilir:

float GetMass();

int GetCharge();

void SetMass(float x);

void SetCharge(int y);
bir yontemin adindaki parantezler yonteme aktardigimiz bagimsiz degiskenleri (arguments)
gosterir. YOntemin tipi ana programa yoOntem tarafindan geri dondiiriilen degistirgenin
(parameter) tipini gosterir. Boylelikle, ana programimizda,

Particle Electron;

Electron.SetMass(0.51);

int echarge = Electron.GetCharge();

yer alir. Ustteki satirlar
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AM;
yazilmasiyla M yonteminin A nesnesi i¢in ¢agrildigini gosterir. Yukaridaki Particle sinifi
ornegi, bir smifi, onun iiyelerini ve yontemlerini bilmemiz halinde kullanabilecegimizi
gosterir. Diger bir deyisle programin aslinda pargacigin yiikiine nasil eristigini bilmemize
gerek yoktur. Buna, nesneye dayali programlamada sarma (encapsulation) denir. Sarma,
bir sinifin kodunu iki dosyada yazmak ile elde edilir. Bu dosyalardan biri sayfa baslig
(header) digeri yiiriitme (implementation)’dir. Sayfa baslig1 dosyasi, sinifin, kullanicinin
erisiminin olmas1 gereken iiyelerinin ve yontemlerinin listesini igerir. Y{iriitme dosyasi,
sisteme, yontemlerin eylemlerini nasil yerine getirecegini sdyler. Kullanicinin yiiriitme
dosyalarina erisime sahip olmasina gerek yoktur ve kullanici genelde buna gerek duymaz.

Sayfa bashigi (header) dosyalarinin .hh uzantis1 ve yiriitme (implementation)
dosyalarinin .cc uzantisi olur. On degisik nesne tipi kullanan bir C++ programi oldugunu
varsayalim. Bu durumda, on sayfa basligi, on yiiriitme dosyasi olacaktir. Tiim sayfa baslig
dosyalar1 “/include” ad1 verilen bir dizinde saklanirken tiim yiiriitme “/src” ad1 verilen bir
dizinde saklanacaktir. Siniflar1 kullanan programa ana (main) program adi verilir. Ana
programa genellikle ‘main()method’ ya da ‘main()function’ adi verilir. Ana program
uzantist .cc olan tek bir dosyada saklanir. /include ve /src dizinleri genellikle ana programi
iceren dizinin alt dizinleridirler. Bu iist dizin ayni zamanda ana programin giris
parametrelerinin saklandig1 dosyayi igerir. Bu dosya .mac uzantisina sahiptir. Ust dizinde

genellikle bu dosyanin birgok degisik sekli vardir.

Ornegin, Particle ve Detector smiflarini kullanan, bir ana programm, sdyle bir yapis

vardir;

#include Particle.hh
#include Detector.hh

int main()

{

Particle Electron,;

Electron.SetMass(0.51);
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int echarge = Electron.GetCharge();

// diger bazi komutlar

return 0;

}

Bir fonksiyon, kendisinin tipi, ad1 ve bagimsiz degiskenleriyle baslar. Ornegin,
int main()

daha sonra {} parantezleri i¢inde fonksiyona ait komutlar gelir. Bu parantezler i¢indeki
satirlara yontemin govdesi (body) denir. Bu yontemden 6nce bazi igerik ifadeleri (include
statements) vardir. Bunlar sisteme ana programin hangi smiflar1 kullanacagini soyler.
Sinifin ad1 kodlandig1 sayfa bashig: dosyasi ve yiiriitme dosyast ile aynidir. Ornek vermek
gerekirse, Particle sinifi /include/Particle.hh ve /src/Particle.cc dosyalarinda kodlanir.
main()method’un tipi int’dir (yani yiiriitmeden sonra sisteme tamsayi tipinde bir hata kodu

ile geri doner) ve (omitted) atlanabilirdir [46].

5.4. Calisma Matervali

Bu ¢alismada bahsedilen MC simiilasyonlarini gergeklestirebilmek i¢cin Geant4 MC
kodu kullanilmistir. Bu genel amagli MC kodu diinya ¢evresinde onlarca fizik¢i ve yazilim
mihendisinin isgbirligi ile gelistirilmistir. Geant4 acik kaynak kodlu bir yazilimdir ve
dagitimi {cretsiz olarak Geant4 isbirligi (collaboration)® tarafindan yapilmaktadir [2].
Brakiterapi uygulamalari, radyoterapide doz hesaplamalari, tiroid hastaliklarinin metabolik
tedavisi, yeni radyoterapi sistemlerinin simiilasyonu, PET, IMRT ve hadron terapisi gibi
cesitli tibbi alanlarda kendine uygulama sansi bulan Geant4 giiclii ve ¢ok yonlii bir
simiilasyon aract olmus ve c¢esitli biyomedikal uygulamalar i¢in elverigli ve gelismeye
aciktir [47]. Geant4 yazilimina uzay ve tibbi caligmalarda ilgi duyulmasinin nedeni su
Ozelliklerinden dolayidir: bedava yazilim, uzun siireli destek, nesneye dayali tasarim ve

bilesen yaklasimi, geometrik sekilleri istenildigi gibi se¢gme sansi, geometrinin ve izlerin

3 http://www.geant4.org/geant4/
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gorsellestirilebilmesi, elektrik ve magnetik alanda pargaciklarin izlerini siirebilme, ¢ok
sayida fizik modeli seti [48].

Medikal fizikte radyasyonun madde igersinden gecisini simiile etmede kullanilan
bagka MC kodlar1 da mevcuttur. Bu kodlar daha ¢ok foton ve elektron tasinimi igin
yaratilmig iken Geant4 bircok parcacik tipinin taginimini simiile edebilmektedir. Her ne
kadar Geant4 medikal fizikte esas uygulama alani olan elektron ve foton simiilasyonunda
diger kodlara gore daha yavas olsa da genel olarak c¢ok giiclii bir yapist vardir [1]. Bu
caligmada ayn1 zamanda medikal fizik dalinda ileride yapilacak calismalara da 6n ayak
olmasi bakimindan daha giincel olan Geant4 kodu se¢ilmis ve kullaniminin 6grenilmesi
amaglanmistir. Tiim bu avantajlar1 ve medikal fizikte arastirma yapmaya elverisli olmasi
nedeniyle diger MC kodlarindan ziyade Geant4 secilmistir.

Geant4 simiilasyon aracinin Geant4 version: 9.1 patch-02 siiriimii yukarida
bahsedilen internet sitesinden licretsiz olarak elde edilmistir. Program Scientific Linux 4.5
isletim sistemine kurulustur. Scientific Linux* isletim sistemi Fermi Ulusal Hizlandirict
Laboratuar1 (Fermilab) ve Avrupa Niikleer Arastirmalar Merkezi (CERN) tarafindan
gelistirilen bir Linux dagitimidir. Bu isletim sistemi bilgisayarin kaynaklarini en verimli
sekilde kullanarak yiliksek performansli hesaplama giicli amaclanarak gelistirilmistir.
Geant4 simiilasyon kodu diger isletim sistemlerinde de ¢aligtirilabilir ancak en iyi
performansi almak i¢in Scientific Linux isletim sistemi se¢ilmistir.

Bunun disinda Geant4, C++ programlama dilinde oldugu i¢in yazilimi kullanmak
icin uygun bir derleyiciye ihtiya¢ vardir. Scientific Linux igletim sistemi icersinde hazir
olarak bulunan g++ derleyicisi ayr1 bir derleyici kurulumu gerekliligini de ortadan

kaldirmaktadir.

5.5. Gerecler

Yapilan calismada arastirmacinin kisisel bilgisayar1 kullanilmistir. 1,83 GHz
frekansinda c¢alisan bir CPU'ya ve 2 GB RAM (Random Access Memory) ye sahip bu
bilgisayar radyoaktif parcacigin 10° kez bozunumu i¢in yapilan her bir simiilasyon islemini
ve bu islem sonucu verileri elde etme islemini 20 dakika ile 30 dakikalik bir siire araliginda

yerine getirebilmektedir. Bu nedenle daha giiglii bir bilgisayar ya da Monte Carlo

* http://www.scientificlinux.org/
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hesaplamalarinda genelde kullanildigi gibi Beowulf benzeri paralel bagli bilgisayar
sistemleri kullanimina gerek kalmamuistir.

Ayrica verilerin  analizi yapilirken de MATLAB’ (Matrix Laboratory)
programindan faydalanilmistir. MATLAB programi ayni zamanda bir etkilesimli niimerik
hesaplama ortam1 ve yiiksek seviyeli bir programlama dilidir. MATLAB ile C, C++ ve
Fortran gibi geleneksel programlama dillerine gore yogun hesaplama igleri daha kisa
sirede yapilabilmektedir. FElde edilen verilerin grafige c¢evrilmesinde ve bazi
hesaplamalarin yapilmasinda MATLAB programini kullanmamizin nedeni daha iyi gorsel

sonuglar elde edebilmek ve daha hizli hesaplama yapmay1 saglamaktir.

5.6. Yontem

Bu calismada Geant4 simiilasyon aract kullanilmistir. Burada arag (toolkit) derken
anlatilmak istenen sudur: Geant4 bir paket program degildir. Kullanici simiilasyon yapmak
i¢cin kendi programini kendisi yazar ve programinda Geant4 araglarini kullanir.

Geant4’da varsayilanlar (defaults) diye bir kavram yoktur. Yapilacak simiilasyonu
konfigiire etmek i¢in gerekli tiim bilgi kullanici tarafindan saglanmalidir.

Geant4’a yeni baslayanlar i¢in Oncelikle aracin i¢inde yer alan basit 6rneklerden
(novice examples) baglamak en uygunudur. Kullanici uygun gordigi degisiklikleri
yaparak kendi simiilasyonunu bu 6rnekler iizerinden olusturabilir.

Simiilasyon i¢in olmazsa olmaz ii¢ gereklilik sunlardir:

1) Deneysel kurulum (setup) tanimlanmalidir

2) Deneyde kullanilacak birincil parcaciklar tanimlanmalidir.

3) Geant4’da kullanabilen pargaciklardan hangilerinin ve hangi fizik modellerinin
kullanilacagina karar verilmelidir. Bu arada simiilasyonun kesinligi (precision) de
belirlenmeli yani ikincil pargaciklarin tretimi ve takibi icin smirlamalar
getirilmelidir.

Diger yandan istege bagli olarak Geant4 kernel’i ile etkilesim kontrol edilebilir,
simiilasyon konfigiirasyonu ve simiilasyon siireci gorsellestirilebilir veya histogram v.b.

analiz sonuglar1 elde edilebilir.

> http://www.mathworks.com/products/matlab/
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Tablo 3. Geant4 kullanici siniflari

Baslangic (initialisation) Siniflar: Action (Etkinlik) siniflar:

G4VUserDetectorConstruction G4VUserPrimaryGeneratorAction

G4VUserPhysicsList G4UserRunAction

G4UserEventAction

G4UserTrackingAction

G4UserStackingAction

G4UserSteppingAction

Burada italik yazilanlar zorunlu siiflardir.
G4VUserDetectorConstruction: Deneysel kurulumu tanimlar.
G4VUserPhysicsList: Etkinlestirmek istenen fiziksel olaylar1 secer.
G4VUserPrimaryGeneratorAction: Birincil olaylar1 Uiretir.

Ana programda yer alan main() fonksiyonunu Geant4 saglamaz. Kullanic1 kendi
main() ini olusturmak zorundadir. Kullanici main() fonksiyonunda G4RunManager sinifini
insa etmelidir. G4RunManager, zorunlu smiflar G4VUserDetectorConstruction,
G4VUserPhysicsList, G4VUserPrimaryGeneratorAction'dan derlenir. Ayrica main()’de
opsiyonel siniflar ve gorsellestirme uygulamalari1 da olabilir.

Calismada uygulanan main() fonksiyonunun yer aldigi ana program
examplebetaprt.cc, EK-1'de verilmistir.

Deneysel kurulumu olusturmak icin kendi somut siifimizi
G4VUserDetectorConstruction’dan derlememiz gerekir. Bunun i¢in Construct() isimli
metod kullanilir. Bu ydntem, isaret¢iyi fiziksel diinyaya ceviren metoddur. Construct()
metodu uygulanirken tiim gerekli materyalleri insa etmeli, geometriyi tarif etmek igin
gerekli sekil veya katilar1 tanimlamali, geometrinin hacimlerini yerlestirmeli, duyarl
detektorleri tanimlamali, eger gerekiyorsa detektor bolgelerine magnetik alan uygulamali

ve detektor elemanlari igin gorsellestirme nitelikleri atanmalidir.
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5.6.1 Materyal Tanimlama

Geant4’da izotop, element, molekiil, bilesik ya da karisim gibi ¢esitli materyaller
rahatlikla tanimlanabilir.
Calismada kullanilan su elementi sdyle tanimlanmigtir:
// su
G4Element* H
a=1.01*g/mole) ;

new G4Element ("Hydrogen", "H", z=1 ,

G4Element* O = new G4Element ("Oxygen" , "O", z=8 ,
a=16.00*g/mole) ;

G4Material* Water = new G4Material ("Water", density=
1.0*g/cm3, nelements=2);

Water->AddElement (H, 2);

Water->AddElement (O, 1);

Diger yandan c¢aligmada kullanilan kemik ve doku materyalleri de
betaprtDetectorConstruction.cc igersinde soyle tanimlanmislardir:

Kemik materyalinin tanimlanmasi:

// kemik

G4NistManager* man = G4NistManager::Instance();
G4Material* kemik = man->FindOrBuildMaterial ("G4 B-
100 BONE") ;

G4cout << kemik;

Gdcout << * (G4Material::GetMaterialTable () );

Doku materyalinin tanimlanmast:

//doku

G4NistManager* man = G4NistManager::Instance();
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G4Material* doku = man->FindOrBuildMaterial ("G4 A-
150 TISSUE");

G4cout << doku;

Gdcout << * (G4Material::GetMaterialTable () );

Calismada kullanilan doku ve kemik materyalleri de Geantd4'un NIST
veritabanindan c¢agrilmistir. Bu ¢alismada kullanilan doku ve kemik materyallerinin
bilesenleri, bilesenlerin her birinin bu materyale katkisi, olusan materyalin yogunluklar1 ve
birinci iyonlagsma enerjileri Tablo 4'te verilmistir.

Tanimlanan materyaller yapilacak simiilasyonun geometrisi olusturulurken
betaprtDetectorConstruction.cc sinifinda Logical Volume'a atanmalidir. Bu hacim duyarl
hale getirilince hacim igersinde meydana gelen enerji depozisyonu veri seklinde elde

edilebilir.

Tablo 4. Kullanilan materyallerin 6zellikleri [49]

Bilesigin Ad1 Bilesen | Bilesenler Bilesenlerin Yogunluk I
Sayisi (Saf Oranlan (g/cm3 ) (eV)
Maddeler)
G4 A-150 TISSUE |6 H 0,101327 1,127 65,1
C 0,7755
N 0,035057
O 0,0523159
F 0,017422
Ca 0,018378
G4 B-100 BONE 6 H 0,0654709 1,45 85,9
C 0,536944
N 0,0215
O 0,032085
F 0,167411
Ca 0,176589
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5.6.2. Geometri Tanimlama

Geant4’da geometriyi olustururken li¢ konsepte ihtiyag¢ vardir.
G4VSolid: Sekil ve biiyiikliigii tanimlar.
G4VLogicalVolume: Materyal, duyarlilik, magnetik alan v.b. tanimlamaya yarar.
G4VPhysicalVolume: Tanimlanan geometrinin uzaydaki yerini, rotasyona sahip olup
olmadigini tanimlamaya yarar.

World ise deneysel bolgeyi temsil eden, ve diger tiim bilesenleri iceren ve mutlaka
olmasi gereken tek ve essiz bir fiziksel hacimdir. World hacmini meydan getirmek igin

Detectorconstruction.cc siifinda su komutlar girilmelidir:

// The experimental Hall
//
solidWorld= new
G4Sphere ("world",Rmin, Rmax, SPhi, DPhi, STheta, DTheta) ;
logicWorld= new G4LogicalVolume( solidWorld, Water,
"World", 0, 0, 0);

// Must place the World Physical volume unrotated at
(0,0,0).

//
physiWorld = new G4PVPlacement (0, // no rotation

G4ThreeVector (), // at (0,0,0)
logicWorld, // its logical volume
"World", // its name
0, // its mother volume
false, // no boolean operations

0); // copy number

betaprtDetectorConstruction.cc sinifi Ek-2'de verilmistir. Bu sinif su elementinin
tanimlandig1 ve world hacminin belirlendigi siniftir. Tanimlanan diger materyaller icin bu
siif degisiklik gosterecektir. Ornek olarak su materyalinin tammlandig1 simif verilmistir.

Calismada kullanilan geometri ici sirastyla su, doku ve kemik materyalleri ile
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doldurulan 1,00 cm yarigaplh bir kiiredir (Sekil 11). Bu ¢aligmada kullanilan en yiiksek
enerjili beta kaynag olan *°Y radyoniiklidinin kaynaklarda su igersindeki maksimum
menzilinin 1,1 cm oldugu gz oniine alinmistir [50, 51]. World ise yine bu kiireye esittir.
Yapilan denemelerde beta parcaciklarinin boyle bir ortamda rahatlikla simiile edilebildigi
goriilmiistiir. Beta parcaciklarini yayan nokta kaynak ise bu kiirenin tam merkezine
yerlestirilmistir. Boylece {iiretilen bir pargacik en fazla 10 mm'lik bir yol boyunca takip
edilebilmektedir. Bu mesafe izotropik olarak {iretilen beta parcaciklarinin olusturdugu doz

dagilimimi gozlemlemek i¢in yeterlidir.

I

Sekil 11. Simiilasyon geometrisi

5.6.3. Fizik Siirecleri Se¢me

Geant4’da varsayilan parcacik ya da siire¢ yoktur. Bunun yerine kullanict kendi
somut smifini G4VUserPhysicsList soyut sinifindan tiiretmelidir. Bunun i¢in gerekli tim
pargaciklar tanimlanmali, tiim gerekli fiziksel siirecler tanimlanmali ve bu siirecler uygun
parcaciklara atanmalidir ve liretim esigi tanimlanmalidir. Geant4’da bu deger enerji olarak
degil menzil olarak verilebilir. Tim bunlar i¢in G4VUserPhysicsList’in saf sanal
yontemleri ise ConstructParticles(), ConstructProcesses(), SetCuts() olarak siralanirlar. Bu
yontemler kullanicinin tiirettigi kendi sinifinda yiirtirliige konmalidir.

Yapilan simiilasyona dahil edilen pargaciklar sunlardir:
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Bozonlar: fotonlar, optik fotonlar

Leptonlar: Elektron, pozitron, ndtrino ve antindtrino

Baryonlar: Proton, antiproton, ndtron, antindtron

Tanimlanan fiziksel siirecler ise sdyle siralanmistir:

Fotonlar i¢in: Rayleigh sa¢ilimi, fotoelektrik etki, Compton sag¢ilimi, Cift olusumu

Elektronlar igin: Iyonizasyon, bremsstrahlung

Pozitronlar i¢in: Iyonizasyon, bremsstrahlung ve yok olma

Fotonlar ve elektronlar i¢in Geant4'un diisiik enerji paketi kullanilmistir. Boylece

daha diisiik enerjilere kadar islem yapma yetenegi kazandirilmis ve daha hassas sonuglar

elde etme yoluna gidilmistir.

Kizilotesi diverjanstan kaginmak icin bazi elektromagnetik siirecler, altinda hicbir

ikincil parcacigin iiretilmeyecegi bir esik gerektirirler. Bu gereklilik nedeniyle, fotonlar,

elektronlar ve pozitronlar kullanicinin tanimlamasi gereken iiretim esikleri gerektirirler. Bu

esik mesafe ya da menzil cut-off olarak tanimlanir ve bu tanim program tarafindan her bir

materyal i¢in enerjiye ¢evrilir [49].

Tablo 5. Menzil sinirlar1 ve esik enerjileri

Ortam | Parcacik | Menzil Sinir1 (um) | Enerji Esigi (keV)
Su gamma - 0,250

e- 30 42,623

et 30 42,215
Doku | gamma - 0,250

e- 30 45,593

et 30 45,157
Kemik | gamma - 0,250

e- 30 50.199

et 30 49.718

Yaptigimiz uygulamada olusan elektron ve pozitronlar i¢in varsayilan menzil sinir

0,03 mm olarak secilmistir. Bu degerin fotonlar i¢in suda 990 eV gibi yiiksek bir degere
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karsilik geldigi saptanmistir. Fotonlar icin diisiik enerjilerde yapilan simiilasyonun
dogrulugunun 6neminden dolay1 esik enerjisi programin sonunda enerji olarak atanmistir
ve bu enerji 250 eV olarak secilmistir. Menzil sinirlamasina karsilik gelen enerji esigi
degerleri Tablo 5'te verilmistir. Buna gore 6rnegin suda 42,623 keV'un altindaki enerjilerde
bir elektron olusturulmayacaktir. Dolayisiyla bu enerjinin altinda olusmasi1 beklenen
elektronlarin sonuca katkisi olmayacaktir.

Tiim bu fiziksel siireglerin programa uygulanmasini saglayan betaprtPhysicsList.cc

dosyas1 Ek-3'te verilmistir.

5.6.4. Birincil Olay Se¢me

Kullanict G4VUserPrimaryGeneratorAction soyut smifindan kendi somut sinifini
tiretmek durumundadir. Birincil parcaciklar parcacik tipi, ilk pozisyon, ilk enerji ve ilk
dogrultu bilgilerini de saglayacak sekilde tanimlanmalidir. Bunun i¢in GeneratePrimaries()
metodu uygulanir.

Geant 4'daki varsayilan pargacik iireteci G4ParticleGun, hizlandirici fiziginde basit
caligmalar i¢in uygun iken, birincil parcacik dagilimimin uzaydaki olast karmasikligir daha
kapsamli bir 6rnekleme algoritmasi gerektirir. Bu nedenle General Particle Source yani
G4GeneralParticleSource smifi gelistirilmistir [52]. Bu sayede kullanici standart enerjiyi,
acisal ve uzaysal dagilimi istedigi gibi degistirilebilir. Izotropik bir nokta kaynak
yaratilmasini hedefleyen bu ¢alismada da G4GeneralParticleSource sifi kullanilmistir.
G4GeneralParticleSource smifinin kullanildigr betaprtPrimaryGeneratorAction.cc, C++
kaynak dosyast Ek-4'te verilmistir.

Burada deney geometrisinin tam merkezindeki nokta kaynagin enerjisini de
ayarlamak miimkiindiir. Calismada beta yayan radyoniiklidler mono enerjik olarak simiile
edilmislerdir. Enerji ve radyoniiklid secilirken Tablo 1'den faydalanilmistir. Buna gore
kaynagin yalnizca beta yayan bir kaynak olmasina ya da gamma enerjisinin ihmal edilebilir
olmasia dikkat edilmistir. Buna gore segilen radyoniiklidler Fosfor -32, Holmiyum-166,

[triyum-90, Renyum-188 ve Erbiyum-169'dur.
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5.7 Verilerin Elde Edilmesi

Yukarida tarif edilen program belirli bir geometride beta yayan radyoniiklidlerin
simiile edilmesine yarar. Ancak simiilasyondan elde edilen verileri alabilmemiz igin
G4VPrimtiveScorer smiflarina ihtiyacimiz vardir.

Geant4 bircok somut primitive scorer (ilkel skor yazici) siiflar1 saglamaktadir. Her
bir ilkel skor yazici nesnesi G4V PrimtiveScorer soyut tabanl siniftan tiiretilirler ve her biri
G4MultiFunctionalDetector smifina yazilmalidir [49].

Calismada bu skor yazicilardan depozit edilen enerjiyi kaydetmeye yarayan
siniflardan faydalanilmistir. Bu simiflar G4PSEnergyDeposit ve G4PSDoseDeposit
siniflaridir.  G4PSEnergyDeposit hiicrede her bir adimda parcgaciklarin biraktigi enerjinin
toplamin1 kaydeder. G4PSDoseDeposit ise bir hiicrede her bir adimda birakilan enerjilerin
toplaminin hiicrenin kiitlesine boliimiidiir. Burada kiitle hiicrenin yogunluk ve hacminden
hesaplanir. Bu bilgiler G4V Solid ve G4LogicalVolume metodlarindan alinir [49].

Calismada skorlar komut tabanli skorlama (command-base scoring) ile elde
edilmistir. Bu yontem kullanict ara yiizii etkilesimli komutlar ile bir paralel diinya ve
bunun i¢inde ii¢ boyutlu bir skorlama ag1 (mesh) tanimlamaya ve istenilen sayida fizik
niceligini skorlama ve filtrelemeyi saglar. Kullanic1 programi ¢alistirdiktan sonra skorlar
bir dosyaya birer birer yazilir (dump) ve gorsellestirebilir. Komut-tabanli skorlama istege
bagli bir fonksiyonelliktir. Kullanici komut-tabanli skorlamay1 kendi main() metodunda
(bkz. Ek-1) ayrica tanimlamak zorundadir [49].

Bir skorlama ag1 (mesh) tanimlamak icin kullanici su parametreleri belirtmelidir.
Once ii¢ boyutlu skorlama aginin sekli ve adi belirtilmelidir. Geant4'un kullanilan
stirimiinde kullanilabilen tek skorlama agi kiip seklinde (box) olandir. Daha sonra agin
biiyiikliigii belirtilmelidir. Agin boyutlar1 her bir boyutun yar1 uzunlugu seklinde girilir.
Daha sonra da her bir eksende olmasi istenen bin sayist belirtilmelidir. bin sayisi, skorlama
agindaki konuma karsilik gelir. Son olarak da eger istenirse skorlama aginin pozisyonu ve
rotasyonu belirtilebilir. Eger belirtilmezse, skorlama ag1 herhangi bir rotasyon olmadan,
world hacminin ortasina yerlestirilir [49].

Yapilan ¢alismada 1 cm yarigapli bir kiire, world hacmi olarak secilmisti. Bu

hacimdeki doz depozisyonunu elde etmek i¢in bu kiireyi kapsayan boyutlar1 2x2x2 cm olan
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bir kiip seklindeki skorlama ag1 tanimlanmistir. Asagida simiilasyon i¢in program calisir
hale getirildikten sonra kaynagin izotropik olarak tanimlanmasi ve simiilasyondan veri elde

etmek i¢in sonrasinda ¢alistirilan komutlar siralanmastir.

/betaprt/gun/particle e-
/betaprt/gun/energy 0.795 MeV
/betaprt/gun/position 0. 0. 0. mm
/betaprt/gun/type Point
/betaprt/gun/centre 0. 0. 0. mm
/betaprt/gun/angtype iso
/betaprt/gun/energytype Mono
/betaprt/gun/verbose 2

Bu komutlar kaynagin bir elektron kaynagi oldugunu, elektronlarin enerjisinin
0,795 MeV oldugunu, kaynak pozisyonunun geometrinin tam merkezi oldugunu ve bu
kaynagin elektronlar1 izotropik olarak ve mono enerjili olarak yaydigini belirtmemize

yarar.

/score/create/boxMesh boxMesh 1
/score/mesh/boxSize 10. 10. 10. mm
/score/mesh/nBin 100 100 100
/score/quantity/doseDeposit doseDep
/score/close

/score/list

Bu komutlar ise skorlama agini tanimlamaya yarar. Buna gore kiip seklinde
boxMesh 1 isimli bir ag tanimlamis oluruz. Bu agin her bir boyutu 2 cm'dir. bin'lerin
sayist ise her bir boyutta 100 tane olacak sekildedir. Burada olduk¢a ¢ok sayida bin
tanimlamanin yiiksek bir hafiza tiikketimine yol acacagi unutulmamalidir. Skorlama agini
bin lere bolmek bir baska deyisle ag1 voksellere ayirmaktir. Her bir ag boyutunu 100'e
bolerek 10° adet voksel elde etmis oluruz. Her bir voksel ise 0,02 cm boyut uzunluguna
sahiptir.

Bu kaynaktan 10.000 adet elektron yayilmasi i¢in gerekli komut
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/run/beamOn 10000

komutudur. Buna goére kaynak bir baska deyisle 10.000 kez bozunacaktir.

/score/drawProjection boxMesh 1 doseDep

/score/dumpQuantityToFile boxMesh 1 doseDep Rhenium.txt

Bu komutlar ise boxMesh 1 skorlama aginda doz depozisyonunun Rhenium.txt
isimli CSV (Comma Seperated Value- Virgiille Ayrilmis Degerler) dosyasina yazilmasini
saglayan komutlardir. Sekil 12'de simiilasyon c¢alistirildiktan sonraki asamalar
goriilmektedir.

Sonug olarak elde ettigimiz dosyada veriler asagidaki sekilde siralanmaktadir.

# mesh name: boxMesh 1

# primitive scorer name: doseDep
# xy projection

100 100

0,0,0

0,1,0

0,2,0

0,3,0

0,4,0
32,37,6.303019916016595e-22
50,48,1.177556916357168e-15
50,49,1.915948820768785e-15
50,50,1.783672636600785e-15
50,51,1.094382543458906e-15
50,52,7.446817439376508e-16

67,47,5.267077415905562e-19
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99,97,0
99,98,0
99,99,0

Bu dosyada skorlama aginin adi, ilkel skorlama sinifinin adi, skorlamanin elde
edildigi eksenler ve bu eksenlerdeki bin sayisi ile her bir x ve y bin numarasina karsilik

gelen hacimde depozit edilen doz Gy cinsinden listelenmistir.

(a) (b)

(c) (d)

Sekil 12. Simiilasyon asamalari (a-c) ve skorlama aginin simiilasyon sonundaki goriintimii

(d)
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5.8. Verilerin Degerlendirilmesi

Elde edilen verilerin degerlendirilmesinde MATLAB programi kullanilmistir [53].
Sirasiyla su, doku ve kemik ortamlarinda tiim radyoniiklidler i¢in elde edilen yukarida
bahsedilen doz haritas1 verileri MATLAB programina aktarilarak doza bagli konum
grafikleri elde edilmistir. Burada konum, karsilik gelen doz degerinin olustugu x ve y-
eksenlerindeki bin numarasi anlamindadir. Grafiklerin ¢izilmesi ve toplam doz degerlerinin
hesaplanmasinda kullanilan MATLAB programi Ek-5'te verilmistir.

Radyoaktif kaynagin izotropik olarak modellendigi bu grafiklerden anlagilmaktadir.
Sekil 13 ve Sekil 27 arasindaki grafiklerden radyoaktif kaynagin izotropik olarak
modellenebildigi goriilmektedir. Grafiklerde dozun en ¢ok doz skorlama haritasinin tam
ortasinda yer alan bin'lere karsilik gelen bolgede biriktigi anlagilmaktadir. Bununla birlikte
doz dagilimi kiiresel bir simetriye sahiptir. Her iki eksende de orijinden uzaklastik¢a doz

azalmistir. Bu da izotropik modellemede basariya ulasildigini gosterir.
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6. BULGULAR

Bu calismada Geant4 Monte Carlo simiilasyon kodu kullanilarak gesitli beta yayan
radyoniiklidlerin simiilasyonu gergeklestirilmistir. Simiilasyon ortami bir kiire olup bu kiire
farkl1 materyallerle doldurulmus ve her bir materyaldeki beta yayan kaynagin enerjisinin
neden oldugu doz incelenmistir. Beta yayan kaynaklar niikleer tipta tedavi amagh
kullanilan radyoniiklidlerden secilmistir ve se¢ilen bu radyoniiklidlerin ortalama beta
enerjileri 0,0996 MeV ile 0,935 MeV arasinda degismektedir. Simiilasyon ortamini
olusturan materyallerin yogunluklari da 1,0 g/cm’ ile 1,45 g/cm’ arasinda degismektedir.

Simiilasyon ortami olarak kiire se¢ilmis olmasinin nedeni kiiresel geometrinin
kaynagin verdigi doz dagilimini ii¢ boyutlu olarak degerlendirme sansini tanimis olmasidir.
Sekil 13 ile Sekil 28 arasindaki grafiklerde doz dagiliminin grafigin orijininde maksimuma
ulastig1 bunun disinda kalan alanda hizla azaldigi goriilmektedir. Eger kaynak izotropik
olarak modellenememis olsaydi bu grafiklerde bu simetriye ulagilamamis olacakti.

Simiilasyonun yapildig1 kiirenin yarigapt 1 cm olarak se¢ilmistir. 1 cm'den daha
bliylik hacimler i¢in beta yayilimlar1 penetre edici olmayan bir radyasyon olarak
degerlendirilebilir [54].

Yapilan c¢alismada kaynak geometrinin tam orta noktasina yerlestirilmistir.
Kaynagin bu yerlesimi izotropik modellemenin bagarisini test edebilmek icin gereklidir.
Eger kaynak bagka bir eksende kaydirilarak yerlestirilmis olsa doz dagilimi da bu eksen
boyunca farklilik gosterecektir.

Bu caligmada izotropik kaynagin modellendigi geometri farklt materyallerle
doldurulmustur. Oncelikle su materyali kullamlmigtir. Bunun nedeni insan viicudunun
bliyiik bir ¢ogunlugunun sudan olustugu diisiincesi ve medikal fizikte yapilan doz dagilimi
elde etmeye yonelik benzeri ¢alismalarda da [11] su maddesinin kullanilmis olmasidir.

Su disinda secilen iki farkli materyalinde insan viicudundaki yapilar olmasi
saglanmistir. Secilen doku ve kemik materyalinin 6zellikleri Tablo 4'te goriilmektedir.
Once sudan daha yogun olan doku materyali secilmis daha sonra doku materyalinden daha
yogun olan kemik materyali calisilmistir. Boylelikle doz dagiliminin yogunluga gore

degisimini gozlemlemek miimkiin olmustur.
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Holmiyum-166 (Su)

x107°

o
o
~

X-konum

Y-konum

Fosfor-32 (Su)

x107°

Sekil 13. Holmiyum-166 radyoniiklidinin sudaki doz depozisyonu

o
o
~

Sekil 14.Fosfor-32 radyontiklidinin sudaki doz depozisyonu
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itriyum-90 (Su)

x107°

o
o
~

Sekil15. itriyum-90 radyoniiklidinin sudaki doz depozisyonu

Renyum-188 (Su)

x 10"

X-konum

Y-konum

Sekil 16. Renyum-188 radyoniiklidinin sudaki doz depozisyonu
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Erbiyum-169 (Su)

x 10

o
o
~

Sekil 17. Erbiyum-169 radyoniiklidinin sudaki doz depozisyonu

Holmiyum-166 (Doku)

x 10"

X-konum

Y-konum

Sekil 18. Holmiyum-166 radyoniiklidinin dokudaki doz depozisyonu
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Fosfor-32 (Doku)

x107°

o
o
~

X-konum

Y-konum

Sekil 19. Fosfor-32 radyoniiklidinin dokudaki doz depozisyonu

itriyum-90 (Doku)

x 10"

X-konum

Y-konum

Sekil 20. Itriyum-90 radyoniiklidinin dokudaki doz depozisyonu
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Renyum-188 (Doku)

x107°

o
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~

Erbiyum-169 (Doku)
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Sekil 21. Renyum-188 radyoniiklidinin dokudaki doz depozisyonu

Sekil 22 Erbiyum-169 elementinin dokudaki doz depozisyonu
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Holmiyum-166 (Kemik)

x107°

o
o
~

X-konum
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Sekil 23. Holmiyum-166 radyontiklidinin kemikteki doz depozisyonu

Fosfor-32 (Kemik)
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Sekil 24 .Fosfor-32 radyontiklidinin kemikteki doz depozisyonu
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itriyum-90 (Kemik)

x107°

o
o
~
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Sekil 25.itriyum-90 radyoniiklidinin kemikteki doz depozisyonu

Renyum-188 (Kemik)

x 107°

X-konum

Y-konum

Sekil 26.Renyum-188 radyoniiklidinin kemikteki doz depozisyonu

57



Erbiyum-169 (Kemik)

x107°

Doz(Gy)
N

X-konum

Sekil 27.Erbiyum-169 radyoniiklidinin kemikteki doz depozisyonu

Yapilan caligmada secilen bes farkli radyoniiklid niikleer tipta tedavi amagh
kullanilan radyoniiklidlerdir. Bu radyoniiklidler enerjileri farklilik gdsteren radyoniiklidler
olarak secilmis boylece dozun radyoniiklidin yaydigi ortalama beta enerjisine gore
degisimi incelenmistir.

Verilerin degerlendirilmesi baglhig1 altinda anlatilan MATLAB programinin
kullanilmastyla elde edilen grafikler Sekil 13 ile Sekil 27 arasinda kalan sekillerde
gorilmektedir. Elde edilen verilerin degerlendirilmesinde MATLAB programi
kullanilmistir. Sirasiyla su, doku ve kemik ortamlarinda tiim radyontiklidler i¢in elde
edilen doz haritas1 verileri MATLAB programina aktarilarak doza bagli konum grafikleri
elde edilmistir. Burada konum, karsilik gelen doz degerinin olustugu x ve y-eksenlerindeki
bin numarast anlamindadir. Grafiklerin ¢izilmesi ve toplam doz degerlerinin
hesaplanmasinda kullanilan MATLAB programi Ek-5'te verilmistir.

Ek-5'teki program MATLAB dili kullanilarak Geant4'un CSV formatinda verdigi
degerleri grafik ¢izmeye ve toplam dozu hesaplamaya uygun hale getirir. Bu program daha

sonra her bir skorlama aginda meydana gelen toplam dozu hesaplayip ekrana yazar ve séz
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konusu skorlama aginda olusan doz dagilimi ve radyoniiklid i¢in grafigi ¢izer. Tiim bu

verilerden elde edilen bulgular Sekil 28'deki grafikte ve Tablo 6'da 6zetlenmistir.

Tablo 6. Beta yayan radyoniiklidlerin biraktig1 toplam dozlar

Beta Yayan | Beta Sudaki Doz | Dokudaki Doz | Kemikteki Doz
Radyoniiklid | Enerjisi | (x107") (Gy) x10"%) (Gy) | (x10™7) (Gy)
(MeV)
1698y 0,0996 0,201 0,179 0,139
2p 0,6950 1,355 1,232 0,967
1o 0,7110 1,373 1,253 0,990
1%Re 0,7950 1,436 1,343 1,100
Ty 0,9350 1,452 1,398 1,249
1.60E-13
1.40E-13
1.20E-13
1.00E-13
0'; * Su
T; 8.00E-14 = Kemik
no Doku
6.00E-14
4.00E-14
2.00E-14
0.00E+00
0 0.2 04 0.6 0.8 1
Beta Enerjisi (MeV)

Sekil 28. Beta yayan radyoniiklidlerin biraktig1 toplam dozlar
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Ek-5'te verilen MATLAB programindan goriilebilecegi gibi doz degerlerinden elde
edilen verilerden 40 ve 60 numarali bin'ler arasindaki degerler toplanarak toplam dozu
bulma yoluna gidilmistir. Bu konumlarin secilme nedeni bu konumlar disinda kalan
dozlarin 6nemli bir etkisinin olamayacaginin diisliniilmesi ve bunun da Sekil 13 ile Sekil
27 arasinda kalan grafiklerden rahatlikla goriilebildigidir.

Boylelikle niikleer tipta kullanilan beta yayan bazi radyoniiklidler izotropik nokta
kaynak olarak simiile edilerek bu kaynaklarin g¢esitli ortamlardaki davraniglari
degerlendirilebilmistir. Geant4 simiilasyonlarinin sonuglarini tam olarak
degerlendirebilmek i¢in g¢esitli analiz programlarini ve bu analiz programlarina
simiilasyondan veri aktarabilen skorlama siniflarinin simiilasyon koduna uyarlanmasi
gerekir. Geantd4'da yer alan ilkel skorlama smiflar1 bu amag¢ i¢in rahathikla

kullanilabilmektedir.
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7.TARTISMA

Geant4 simiilasyon aracinin fizigin bir¢cok alaninda kullaniliyor olmasi ve bu
yazilim aracinin diger MC kodlarina gore istiinliikkleri medikal fizik alaninda da
kullanimini akla getirmistir. Bugiine kadar yapilan birgok uygulama bu 6ngoriiyli dogrular
niteliktedir. Bu calismada da ¢ok yonlii bir simiilasyon araci olan Geant4'un beta
kaynaklarini simiile etmede ve yaydiklar1 dozu hesaplamada kullanilabilecegi goriilmiistiir.
Bu calisma beta kaynaklar1 ile yapilan tedavilerde daha kesin doz dagilimlarinin elde
edilebilecegi modellerin gelistirilebilecegini anlamamizi saglamistir.

Radyasyon kaynaklarinin ve radyasyonun madde ile -etkilesiminin simiile
edilmesinde Monte Carlo yontemleri en dogru sonuglart verir. Bu nedenle giiniimiizde
gelisen hesaplama giicli ile farkli doz hesaplama algoritmalar1 kullanan ticari tedavi
planlama sistemleri giin gectikce Monte Carlo tekniklerine dayali algoritmalara dayali
yontemler kullanacaktir.

Medikal fizigin hangi alaninda olursa olsun bir Monte Carlo ¢aligmas1 yapmak i¢in
radyasyon kaynaginin modellenmesi en 6nemli unsurdur. Niikleer tipta kullanilan beta
kaynaklart mono enerjili bir elektron tabancasi gibi diisliniilebilir olsa da aslinda stirekli
spektrumda enerjiye sahip kaynaklardir. Bu nedenle bu kaynaklarin enerji spektrumu
simiilasyona realistik bir sekilde yansitilmalidir. Bunun i¢in elektron enerjisi tek enerjili
degil beta spektrumuna uygun bir sekilde bir dagilim gostermelidir. Bundan dolay1 yapilan
caligma radyasyon kaynagi beta kaynaginin ortalama enerjisine dayali olarak tek enerjili
olarak simiile edildiginden olduk¢a kesin sonuglar verememektedir. Radyasyon kaynaginin
enerjisi spektral olarak degistirildiginde daha uygun sonuglar alinabilecektir.

Daha yogun maddelerde disaridan gelen bir elektron belli bir yol boyunca
yogunlugu daha az olan bir maddeye gore daha ¢ok atomla karsilasacagindan enerjisini
meydana gelen carpismalar ve sacilmalar sonrasi hizla kaybedecektir. Bu kayip sonrast
ortama biraktift doz da daha az yogun bir maddede biraktigi dozdan daha az olur.
Calismada ele alinan materyaller li¢ farkli yogunlukta olup bulgular madde yogunlugu
arttikca birakilan dozun azalacagini dogrular niteliktedir.

Bununla birlikte, elektronun madde ile etkilesmesi sonucu meydana gelen
olaylardan biri olan Bremsstrahlung etkisi de unutulmamalidir. Bremsstrahlung genel

olarak elektronun etkilestigi maddenin atom numarasina baglidir. Ancak su, doku ve kemik
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materyalleri yiiksek atom numarali elementlerden olusmadiklar1 i¢in bu etki Onemsiz
derecededir.

Yapilan c¢alismada kaynaklardan g¢ikan beta enerjileriyle ortama verdikleri dozun
orantili oldugu bulunmustur. Bu da hesaplanan toplam dozlarin dogrulugunu gdsterir
niteliktedir.

Yapilan bazi1 calismalarda beta kaynaklar1 simiile edilirken bizim ¢alismamizda
buldugumuz verilerin aksine doz degerlerinin artan radyoniiklid enerjisiyle azalabilecegi
bulunmustur [11]. S6z konusu caligmada geometri yapilan calismadan oldukga farklidir.
Geometri histolojik bulgulara dayanan matematiksel modeller iizerine kurgulanmis ve um
mertebesinde boyutlardan olugan hacimlerde ¢alisilmistir.

Sekil 28'deki grafige bakildiginda, yaydigi ortalama beta enerjisi en diisiik
radyoniiklid olan Erbiyum 169'dan en yiiksek olan Itriyum 90'a dogru gidildik¢e doz
degerlerinin radyoaktif kaynaklarin ortalama beta enerjileriyle orantili bir sekilde arttig1 ve
ftriyum 90 icin artik bir doyuma ulagma egilimi iginde oldugu goriiliir. itriyum 90 klinik
olarak kullanimi elverisli beta yayan radyoniiklidler icersinde en yiiksek ortalama enerjili
radyoniiklid olup grafige gore bundan daha yiiksek ortalama enerjili bir beta kaynaginin
terapatik etkisinin daha iyi olamayacag diisiiniilmektedir. Erbiyum gibi yaydigi betalarin
ortalama enerjisi digerlerine gore oldukga diisiik radyoniiklidlerin ise enerjileri dolayisiyla
menzilleri diisiik olacagi i¢in terapatik etkinliginin ¢ok sinirlt olacag: diisiiniilmektedir.

Yapilan diger bir ¢alismada ise simiilasyonun yapildigi kiirenin hacmi artip
milimetre boyutuna yaklastikca daha yiiksek ortalama beta enerjili radyoniiklidin daha ¢ok
doza neden oldugu goriilmektedir [54]. Bununla birlikte, kullanilan yontem oldukga farkli
olup kaynak kiire geometrisi i¢ine uniform olarak dagitilmistir. S6z konusu caligmada
kullanilan radyontiklidler bu calismada simiile edilen radyoniiklidlerden Yy diginda
farklidir. Ayrica s6z konusu calismada cok kiigiik hacimli pm mertebesinde yarigaph
geometriler i¢in makroskobik etkileri gézlemek miimkiin olmayacaktir denmekte ve asil
amacin hiicresel boyutta gozlem yapmak oldugu belirtilmektedir. Beta yayan
radyoniiklidler arasinda en yiiksek ortalama enerjiye sahip olan *°Y hem séz konusu
calismada hem de bu ¢alismada uygulandig1 geometride en fazla enerji birikimine yol acan
radyoniiklid olmustur. Ayrica *°Y ¢alismanim yapildig1 kiire hacmi 1 cm'ye yaklastik¢a
Sekil 29'da goriildigi gibi verdigi doz doyuma ulagmistir. Bu durum yaptigimiz ¢alisma

ile uyum igersindedir. Ancak, radyoaktif kaynagin kiire geometrisi igersine nasil
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yerlestirildigi karsilagtirma yapabilmek acisindan dnemli bir kriterdir. Ayrica hangi sayida
ve hangi aktivitede kaynagin yerlestirildigi de bir diger kriterdir. Belirtilen ¢alismada
radyoaktif kaynak kiire igersine uniform olarak dagitilmistir ve sonuglar iki gilinliik
biyolojik yar1 émiir ve 3,7 GBq (100 mCi) 'lik enjekte edilmis aktivite icin elde edilmistir
[54]. Hem kiirenin ylizeyinde hem de kiirenin igersindeki absorbe edilen dozlara

bakilmistir.

100

0 Gy}

10

1 o T T o ' © T 10000
A {pm)

Sekil 29. Alt1 farkli beta yayan radyoniiklid i¢in kiirenin yiizeyinde isaretlenmis
kiire merkezindeki ortalama dozun (D, Gy) kiirenin yarigap ile degisimi
[54].

Radyontiklid terapiyi tam anlamiyla simiile edebilmek icin hiicresel boyutlarda
calisiimali ve her bir hiicreden yayilan radyoaktivitenin diger hiicreye etkisi de
degerlendirilmelidir.

Bu kiigiik hiicre modellerinden yola ¢ikilarak geometriler biiyiikk doku modellerine
oradan da daha biiylik organ modellerine genisletilebilir.

Geant4 simiilasyon kodunun NIST veritabaninda ICRU tarafindan 6nerilen daha

bircok doku materyali vardir. Bu dokulara 6rnek olarak cilt, beyin, farkli kas dokulari,
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farkli kemik dokulari, kikirdak, kan, akciger, géz lensi, testis verilebilir. Her bir doku
materyali igersinde radyoaktif kaynagin biraktigi doz hesaplanarak bu ¢alisma
genisletilebilir.

Bu calismada kullanilan olay (even) sayist 10Mtiir. Gercege daha yakin bir
simiilasyon yapabilmek icin bu sayiy1 artirarak kaynagi niikleer tipta tedavi i¢in kullanilan
beta kaynaklarinin aktivitesine yakin bir aktivitede simiile etmek daha dogru olacaktir. Bu
durumda aktif kaynagin bozunum sayis1 3 mCi'lik aktivite icin yaklasik olarak saniyede
10" bozunuma karsilik gelmektedir. Bir diger deyisle beta kaynagimni simiile edebilmek i¢in
en az 10’ tane olay gerekmektedir.

Medikal fizikte yapilan simiilasyon caligmalarinin sonuglarinin giivenilirligini
anlamak agisindan mutlaka deneysel olarak da dogrulanmalidir. Deneysel verilerin elde
edilemeyecegi durumlarda simiilasyon bir baska Monte Carlo kodu kullanarak
tekrarlanmal1 ve sonuglar karsilastirilmalidir.

Calismada kullanilan skorlama ag1 daha kiiglik bin parcalarina boliinerek daha
ayrintili bir doz dagilimi haritas1 elde edilebilir. Bu da g¢alisma sonucunda daha kesin
sonuglar elde edilmesini saglayabilir. Ancak bunun ¢ok daha fazla bir bellek kullanimina
yol agacag1 g6z oniinde bulundurulmalidir.

Yapilan calismada Geant4'un diger baz1 6zellikleri de simiilasyona dahil edilerek
aragtirma genisletilebilir. Buna 6rnek olarak manyetik alanin etkisini verebiliriz. Geant4
simiilasyon kodu homojen ve inhomojen magnetik alanlarda radyasyonun madde
icersinden geg¢isini simiile edebilmektedir. Beta yayan radyontiklidlerle yapilan tedavilerde
manyetik alanin etkisi kritik organlara daha az doz verilmesi agisindan daha once baz
calismalara konu olmustur. Bu ¢alismalarda ayn1 zamanda manyetik alan etkisinin hacmen
kiiciik tiimorlerde radyoniiklidlerin yaydigi beta pargaciklarinin heniliz gerekli enerjiyi
tiimore vermeden diger hiicrelere enerji yaymasinin Oniine gecebilecegi diisiiniilmiistiir.
MERIT (Magnetically Enhanced Radionuclide Therapy) adi verilen bu tedavi seklinin
yapilan simiilasyon c¢aligmalarinda ancak 10 Tesla gibi biiyiik manyetik alanlarda
etkinligini gostermis oldugu goriilmistiir [55, 56]. Manyetik alanin etkinliginin
tartigilabilecegi benzer c¢alismalar Geant4 gibi kapsamli simiilasyon araglarinda da
denenebilir. Bu c¢alisma ayn1 zamanda bu yondeki calismalara da yol acabilecek

niteliktedir.
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Geant4 bir DICOM ara yiizline sahiptir [57, 58]. DICOM formatindaki goriintiiler
Geant4'a aktarilabilir. Eger bu goriintiiler Geant4'da detektor olarak belirlenebilirse gergek
hasta goriintiileri lizerinde c¢aligsmalar yapilabilir. Yapilan bu ¢alismada yeni geometriler
olusturmak yerine bazi fantomlarin ya da hastalarin DICOM formatindaki CT goriintiileri
kullanilarak simiilasyon c¢aligmalar1 yapilabilirdi. Bu ¢alismay1 daha klinik veriler saglayan
bir calisma haline getirebilirdi. Bunun gibi DICOM formatindaki hasta ya da CT
gorlntiilerinin Geant4'a aktarilmasiyla radyoterapide kullanilan ticari tedavi planlama
sistemleri ile Geant4 Monte Carlo simiilasyon aracinin hesapladigr dozlar1 karsilastiran
calismalar literatiirde mevcuttur Bu caligmalar kritik organlara giden dozun ticari tedavi
planlama sistemleri tarafindan daha az tahmin edildigini gostermistir [59]. Bu da
Geant4'un medikal fizik ¢calismalarindaki 6nemini gosteren bir diger noktadir.

Monte Carlo yontemlerinin tiptaki diger bir kullanim alani radyasyonu tedavi ya da
dedeksiyon amaciyla kullanan yeni cihazlar tasarlarken bunlarin etkinligini denemektir.
Manyetik alan altinda ¢aligan PET probe'lar1 veya MRI (Magnetik Rezonans Goriintiileme)
ile lineer hizlandiric1 cihazlarini bir araya getiren bazi tasarimlar da Geant4 simiilasyon
aracinin kullanilarak etkinligi arastirilan tasarimlardir [60, 61]. Bu da hem Geant4'un hem
de manyetik alanin yiiklii pargaciklarla etkilesiminin arastirilmasinin - onemini
artirmaktadir.

C++ programlama dilinde yetkin olma Geant4 uygulamalarini kullanmada oldukga
onemlidir. Yalnizca makul seviyede bir C++ bilgisinin Geant4 kullanimi i¢in yeterli
oldugu soylense de C++ dilinin yiiksek seviyeli bir dil oldugu unutulmamalidir. Bu
nedenle bir Geant4 kullanicisinin temel algoritma bilgisinin yani sira C++ konusunda da
bilgili ve deneyimli olmasi ¢alismalarin daha saglikli yiiriimesi agisindan énemlidir.

Bu caligmada, arastirma silirecinin tiimiine yayilan bir donemde Monte Carlo
hesaplama teknigi ile ilgili onemli bilgiler kazanilmistir. Medikal fizik arastirmalarinda
radyasyonun madde ile etkilesiminin en dogru sekilde arastirilmasina yarayan Monte Carlo
teknikleri ileride daha da 6nem kazanacaktir. Bilgisayarlarin hesaplama giicleri arttikca,
siireyi klinik uygulamalara uygun olarak kisaltarak doz dagilimini elde eden c¢esitli
algoritmalar yerlerini Monte Carlo tekniklerine birakacaklardir. CERN'de yapilan LHC
(Large Hadron Collider) deneyleri de dahil olmak {izere parcacik fizigi ve niikleer fizik
deneylerinde kullanilan Geant4 simiilasyon araci, doz hesaplama teknikleri ve radyasyon

kaynaklarinin simiilasyonu konularinda énemli bir referans olacaktir. Geant4 simiilasyon
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aracinin simiile edebildigi etkilesimler goz oniine alindiginda diger Monte Carlo araglarina
kiyasla ¢ok daha genis uygulamalara agik oldugu goz Oniine alindiginda basta proton
radyoterapi ve agir iyon radyoterapi gibi caligmalarda Geant4 ile yapilan simiilasyon
caligmalar1 medikal fizikte gittik¢e daha biiyiik 6nem kazanacaktir.

Geant4'un diisiik enerjilerdeki yetkin simiilasyon yetenegini radyasyonun madde ile
etkilesimini hiicresel diizeyde ve DNA diizeyinde simiile etmede kullanmak iizere ¢calisma
gruplar olusturulmustur®. Bu calismalarin ileride radyobiyoloji bilimine énemli katkilar
yapacagi ongoriilmektedir.

Tiim bu nedenlerden 6tiirii Geant4 simiilasyon aracinin niteliklerini 6grenmek ve bu
konuda c¢alismalar yapmak arastirictya Onemli nitelikler kazandirmistir. Degisik
enerjilerdeki beta yayan radyoniiklidler kiiresel bir geometri igersine yerlestirilmistir.
Izotropik bir nokta kaynak olarak modellenen beta kaynaginin gevresine verdigi doz
hesaplanmistir. Geometriyi dolduran materyaller degistirilerek farkli ortamlarda dozun

degisimine bakilmistir.

% Geant4-DNA, http://www.ge.infn.it/geant4/dna/
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8. SONUC VE ONERILER

Geant4, niikleer tipta kullanilan beta kaynaklarini simiile etmek amaciyla
kullanilabilir. Simiilasyon sonucunda elde edilen veriler ile dozimetrik caligmalar yapmak
da miimkdindiir.

Geant4, izotropik radyoaktif nokta kaynak modellemede ve bu kaynagin
olusturdugu doz haritasini hesaplamada yetkin bir simiilasyon aracidir.

Yapilan calismada Geant4 Monte Carlo simiilasyon kodu kullanilarak beta
kaynaklart degisik materyallerden olusan kiirelerde simiile edilmis ve beta kaynaklarinin
materyal hacmine biraktig1 dozlar hesaplanmustir.

Bir diger MC kodu ile de bu ¢alisma dogrulanabilir. Ancak bir simiilasyonun doga
ile hi¢bir zaman ayn1 olmayacagi unutulmamalidir. Bu nedenle yapilan ¢alismalar mutlaka
deneysel olarak dogrulanmalidir. Deneysel ve teorik dozimetrik ¢alisma arasinda fark
beklenebilir. Radyoaktif kaynagin safsizlig1 ve bir ¢ozelti icersinde oldugu i¢in ateniie olan
enerjisindeki degisim bu farklilikta rol oynayacaktir.

Gelecekte yapilacak olan calismalarda izotropik olarak modellenen kaynaklar
stirekli enerji spektrumlarinin gergege uygun bir sekilde modellenmesiyle gercege daha
yakin simiilasyonlar elde edilebilir. Monte Carlo ¢alismasi yapilirken geometrinin de
histolojik bulgulara dayanan matematiksel modeller {izerine kurulmus olmasi daha
gergekei tibbi sonuglar elde edilmesine yardimcei olacaktir. Ancak bunun gibi kiigiik
hiicrelerin modellendigi calismalarda aktivitenin hiicre boyutuna gore dagilimi daha ¢ok
onem kazanmaktadir. Radyasyon kaynaginin geometrinin tam ortasinda olmayip
aktivitenin hiicre igersine tam olarak dagilimini simiile edebilmek i¢in ¢esitli radyasyon
kaynaklar1 aktivite ile orantili olarak hiicre icersine dagitilmalidir.

Gelecekte yapilacak calismalarda geometri modelleri gercege uygun doku ve organ
geometrileri olarak secilebilir.

Gerek niikleer tip gerekse radyasyonun tipta kullaniminin s6z konusu oldugu bagka

alanlarda Geant4 ile bu bilgiler 1s181nda ¢ok daha gelismis simiilasyonlar yapilabilir.
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EK -1

examplebetaprt.cc

#include "G4RunManager.hh"
#include "G4UImanager.hh"
#include "G4UIterminal.hh"
#include "G4UItcsh.hh"

#include "betaprtDetectorConstruction.hh"
#include "betaprtPhysicsList.hh"

#include "betaprtPrimaryGeneratorAction.hh"
#include "G4ScoringManager.hh"

#include "betaprtUserScoreWriter.hh"

#include "Randomize.hh"

#ifdef G4VIS USE
#include "G4VisExecutive.hh"

#endif

//....00000000000........ 00000000000 . . v 00000000000 . .. vv...

int main (int argc,char** argv)
{
// User Verbose output class
// Run manager
//

G4RunManager* runManager = new G4RunManager;

// Activate UI-command base scorer
G4ScoringManager * scManager = G4ScoringManager::GetScoringManager () ;

scManager->SetVerboselevel (1) ;

scManager->SetScoreWriter (new betaprtUserScoreWriter());

// UserInitialization classes - mandatory

//

G4VUserDetectorConstruction* detector = new betaprtDetectorConstruction;
runManager-> SetUserInitialization (detector);

//

74



G4VUserPhysicsList* physics = new betaprtPhysicsList;

runManager-> SetUserInitialization (physics);

#ifdef G4VIS USE
// visualization manager
//
G4VisManager* visManager = new G4VisExecutive;
visManager->Initialize();

#endif

// UserAction classes

//

G4VUserPrimaryGeneratorAction* gen action = new
betaprtPrimaryGeneratorAction;

runManager->SetUserAction (gen_action);

//

runManager->Initialize();

// Get the pointer to the User Interface manager
//

G4UImanager* UI = G4UImanager::GetUIpointer();
UI->ApplyCommand ("/run/verbose 1");
UI->ApplyCommand ("/event/verbose 1");
UI->ApplyCommand ("/tracking/verbose 1");

if (argc==1) // Define UI session for interactive mode

G4UIsession* session = 0;
#ifdef G4UI USE TCSH

session = new G4UIterminal (new G4UItcsh);
f#else

session = new G4UIterminal () ;

fendif
UI->ApplyCommand ("/control/execute vis.mac");
session->SessionStart () ;

delete session;

75



else // Batch mode

G4String command = "/control/execute ";
G4String fileName = argv[l];

UI->ApplyCommand (command+fileName) ;

// Job termination
// Free the store: user actions, physics list and detector description
are // owned and deleted by the run manager, so they should not be

deleted in // the main() program !

#ifdef G4VIS USE
delete visManager;
fendif

delete runManager;

return 0;

//....00000000000........ 00000000000 . .. v ... 00000000000 . .. v ... 0000000000
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betaprtDetectorConstruction.cc

#include

#include

#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include
#include

#include

#include

#include

//....00000000000........ 00000000000

betaprtDetectorConstruction: :betaprtDetectorConstruction ()

:solidWorld(0),

"betaprtDetectorConstruction.hh"

"betaprtDetectorMessenger.hh"

"G4Material.hh"
"G4MaterialTable.hh"
"G4Element.hh"
"G4ElementTable.hh"
"G4Sphere.hh"
"G4LogicalVolume.hh"
"G4ThreeVector.hh"
"G4PVPlacement.hh"
"betaprtMagneticField.hh"
"G4UserLimits.hh"

"G4VisAttributes.hh"
"G4Colour.hh"

logicWorld(0),

fpMagField (0)

{

fpMagField =

detectorMessenger =

}

//....00000000000........ 00000000000

betaprtDetectorConstruction:

{

delete fpMagField;

delete detectorMessenger;

}

//....00000000000........ 00000000000

physiWorld(0),

new betaprtMagneticField();

new betaprtDetectorMessenger (this);

:~betaprtDetectorConstruction ()



G4VPhysicalVolume* betaprtDetectorConstruction::Construct ()

{

G4double a, z, density;

G4int nelements;
// Water
//

G4Element* H = new G4Element ("Hydrogen", "H", z=1 , a=1.0l*g/mole);
G4Element* O

new G4Element ("Oxygen"™ , "O", z=8 , a=16.00*g/mole) ;

G4Material* Water = new G4Material ("Water", density= 1.0*g/cm3,
nelements=2) ;

Water->AddElement (H, 2);

Water->AddElement (O, 1);

// overwrite computed meanExcitationEnergy with ICRU recommended value
Water->GetIonisation () ->SetMeanExcitationEnergy (75.0*eV) ;

/) mmmmmmmmmmm Volumes —--—--—————---

Rmin=0;
Rmax=1.0*cm;
SPhi=0;
DPhi=2*pi;
STheta=0;
DTheta=pi;

// The experimental Hall

//
solidWorld= new G4Sphere ("world",Rmin, Rmax, SPhi,DPhi, STheta,DTheta);
logicWorld= new G4LogicalVolume( solidWorld, Water, "World", 0, 0, 0);

// Must place the World Physical volume unrotated at (0,0,0).
//
physiWorld = new G4PVPlacement (0, // no rotation

G4ThreeVector (), // at (0,0,0)

logicWorld, // its logical volume
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"World"™, // its name
0, // its mother volume
false, // no boolean operations

0); // copy number

[/ === Visualization attributes --------------—-—————-

G4VisAttributes* SphereVisAtt= new
G4VisAttributes (G4Colour(1.0,1.0,1.0));
logicWorld ->SetVisAttributes (SphereVisAtt);

//always return the physical World
return physiWorld;

void betaprtDetectorConstruction::SetMagField (G4double fieldValue)
{
fpMagField->SetFieldValue (fieldvValue) ;

//....00000000000........ 00000000000 .« v e... 00000000000
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betaprtPhysicsList.cc

#include
#include
#include
#include
#include
#include

#include

#include
// gamma
#include
#include
#include
#include
// e-

#include
#include
// e+

#include
#include

#include

#include

betaprtPhysicsList: :betaprtPhysicsList () :

{

"betaprtPhysicsList.hh"
"G4ParticleTypes.hh"
"G4ProcessManager.hh"
"G4ParticleDefinition.hh"
"G4ProductionCutsTable.hh"
"G4UnitsTable.hh"
"G4ios.hh"

"G4MultipleScattering.hh"

"G4LowEnergyRayleigh.hh"
"G4LowEnergyPhotoElectric.hh"
"G4LowEnergyCompton.hh"

"G4LowEnergyGammaConversion.hh"

"G4LowEnergyIonisation.hh"

"G4LowEnergyBremsstrahlung.hh"
"G4eIonisation.hh"
"G4eBremsstrahlung.hh"

"G4eplusAnnihilation.hh"

"G4hIonisation.hh"

SetVerboselevel (1) ;

betaprtPhysicsList::~betaprtPhysicsList ()

{71

G4VUserPhysicsList ()

void betaprtPhysicsList::ConstructParticle ()

{

// In this method,

static member functions should be called
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// for all particles which you want to use.

// This ensures that objects of these particle types will be

// created in the program.

ConstructBosons () ;
ConstructLeptons () ;

ConstructBaryons () ;

void betaprtPhysicsList::ConstructBosons ()

{

// photons

G4Gamma: : GammaDefinition () ;

// optical photon
G40pticalPhoton: :0OpticalPhotonDefinition () ;

//....00000000000........ 00000000000 . .. ... .. 00000000000 . .. ... .. 0000000000

void betaprtPhysicsList::ConstructLeptons ()

{
// leptons
G4Electron::ElectronDefinition () ;

G4Positron: :PositronDefinition () ;

G4NeutrinoE: :NeutrinoEDefinition () ;

G4AntiNeutrinoE: :AntiNeutrinoEDefinition () ;

}

//....00000000000........ 00000000000 . .. ... .. 00000000000 . .. ... .. 0000000000

O.

void betaprtPhysicsList::ConstructBaryons ()
{

// barions

G4Proton: :ProtonDefinition();

G4AntiProton::AntiProtonDefinition () ;
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G4Neutron: :NeutronDefinition () ;

G4AntiNeutron: :AntiNeutronDefinition () ;

void betaprtPhysicsList::ConstructProcess ()
{

AddTransportation() ;

ConstructEM() ;

ConstructDecay () ;

//....00000000000........ 00000000000 . .. ... .. 00000000000 . .. ... .. 0000000000

void betaprtPhysicsList::ConstructEM ()
{

theParticlelterator->reset () ;

while( (*theParticlelIterator) () ) {
G4ParticleDefinition* particle = theParticlelterator->value();
G4ProcessManager* pmanager = particle->GetProcessManager();

G4String particleName = particle->GetParticleName () ;

//processes

if (particleName == "gamma") {

// photon

pmanager->AddDiscreteProcess (new G4LowEnergyRayleigh);
pmanager->AddDiscreteProcess (new G4LowEnergyPhotoElectric);
pmanager->AddDiscreteProcess (new G4LowEnergyCompton) ;

pmanager->AddDiscreteProcess (new G4LowEnergyGammaConversion) ;

} else if (particleName == "e-") {
// Electron
G4LowEnergylonisation* loweIon = new

G4LowEnergyIonisation ("LowEnergyIoni");
G4LowEnergyBremsstrahlung* loweBrem = new

G4LowEnergyBremsstrahlung ("LowEnBrem") ;

// Select the Bremsstrahlung angular distribution model
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(Tsai/2BN/2BS)

loweBrem->SetAngularGenerator ("tsai") ;

pmanager->AddProcess (new G4MultipleScattering, -1, 1,1);

pmanager—->AddProcess (lowelon, -1, 2,2);

pmanager—->AddProcess (loweBrem, -1,-1,3);
} else if (particleName == "e+") {

//positron

pmanager->AddProcess (new G4MultipleScattering, -1, 1,1);

pmanager->AddProcess (new G4elonisation, -1, 2,2);
pmanager->AddProcess (new G4eBremsstrahlung, -1,-1,3);
pmanager->AddProcess (new G4eplusAnnihilation, 0,-1,4);
} else if ((!particle->IsShortLived()) &&
(particle->GetPDGCharge () !'= 0.0)) {

pmanager->AddProcess (new G4MultipleScattering,-1, 1,1);

pmanager->AddProcess (new G4hIonisation, -1, 2,2);

//....00000000000........ 00000000000 . ... .. .. 00000000000 . ... ..

#include "G4Decay.hh"

void betaprtPhysicsList::ConstructDecay ()

{
// Add Decay Process
G4Decay* theDecayProcess = new G4Decay() ;
theParticleIterator->reset();

while( (*theParticlelIterator) () ) {

0000000000

G4ParticleDefinition* particle = theParticlelterator->value();

G4ProcessManager* pmanager = particle->GetProcessManager ()
if (theDecayProcess->IsApplicable (*particle)) {
pmanager ->AddProcess (theDecayProcess);

// set ordering for PostStepDolIt and AtRestDolt

pmanager ->SetProcessOrdering(theDecayProcess, idxPostStep);
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pmanager ->SetProcessOrdering(theDecayProcess, idxAtRest);

void betaprtPhysicsList::SetCuts()
{

defaultCutValue = 0.03*mm;
if (verboselevel >0) {
G4cout << "betaprtPhysicsList::SetCuts:";
G4cout << "CutLength : " << G4BestUnit (defaultCutValue, "Length") <<
Gdendl;
}

// set cut values for gamma at first and for e- second and next for e+,
// because some processes for e+/e- need cut values for gamma

//

SetCutValue (defaultCutvValue, "gamma") ;

SetCutValue (defaultCutvValue, "e-");

SetCutValue (defaultCutvValue, "e+");

// Set the secondary production cut lower than 990. eV
// Very important for high precision of lowenergy processes at low

energies
G4double lowLimit = 250. * eV;
G4double highLimit = 100. * GeV;
G4ProductionCutsTable: :GetProductionCutsTable () -

>SetEnergyRange (lowLimit, highLimit);

if (verboselevel>0) DumpCutValuesTable()
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betaprtPrimaryGeneratorAction.cc

#include

"betaprtPrimaryGeneratorAction.hh"

#ifdef DMXENV_GPS USE

#include

#else

#include

#endif

#include

#include

#include

"G4GeneralParticleSource.hh"

"betaprtParticleSource.hh"

"G4Event.hh"

"Randomize.hh"

"globals.hh"

betaprtPrimaryGeneratorAction: :betaprtPrimaryGeneratorAction ()

#ifdef DMXENV_GPS USE

particleGun = new G4GeneralParticleSource();

#else

particleGun

#endif

new betaprtParticleSource();

energy pri=0;

// seeds=NULL;
seeds[0] =-1;
seeds[1l] =-1;

betaprtPrimaryGeneratorAction: :~betaprtPrimaryGeneratorAction ()

delete particleGun;

{
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void betaprtPrimaryGeneratorAction: :GeneratePrimaries (G4Event* anEvent)

energy pri = 0.;

// seeds

// seeds = HepRandom::getTheSeeds () ;

seeds[0] = *CLHEP::HepRandom: :getTheSeeds () ;
seeds[1l] = * (CLHEP: :HepRandom: :getTheSeeds ()+1);

particleGun->GeneratePrimaryVertex (anEvent) ;

energy pri = particleGun->GetParticleEnergy();

{
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EK-5
MATLAB Programi

load ('Erbium.txt")

format long e

x=Erbium(:,1);

y=Erbium(:,2);

en=Erbium(:,3);

plot3(x,vy,en)

zlabel ('Doz (Gy) ")

xlabel ('X-konum'")

ylabel ('Y-konum')

title ('"Erbiyum-169 (Kemik) ')

toplam=0;

for i=l:size (x)
if (x(1)>=40 && x(1)<=60 && y(i)>=40 && y(i)<=60)

toplam =toplam + en(i);

end

end

toplam
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