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OZET

Calismada Cobalt-60 teleterapi cihazlarindan yaymlanan fotonlarin sudaki doz
dagilimlar1 olusturulup, bu fotonlarin fiziksel parametrelerinin etkilerini incelemek icin bir
Monte-Carlo programi gelistirildi. Caligmada yalnizca iki olay1r goz oniine aldik. Bunlar
medikal tedavi i¢in 6ngoriilen enerji seviyelerindeki fotonlar i¢in gegerli olan fotoelektrik olay
ve Compton sagilmasidir.

Programda sudaki doz dagilimi simiilasyonu i¢in bir nokta kaynak tasarlandi. Doz
profilleri ve yiizde derin doz egrileri maksimum dozun soguruldu derinlik olan du.,
(0.5 cm)’da hesaplandi. 30x30x30 cm’ su fantomunda doz profilleri i¢in 10® parcacik ve
yiizde derin doz egrileri icin 10’ parcacik takip edildi. Simiilasyon sonuglar1 literatiirdeki
degerler ile karsilastirildi. Elde edilen sonuglarla deneysel sonuglar arasinda iyi bir uyum
gozlendi.

Anahtar Kelimeler: Monte Carlo simiilasyon, su fantomu, yiizde derin doz, doz profili.
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Obtained Dose Distribution For *Co Teleteraphy Units
Usig Monte Carlo Method in Water Phantom
ABSTRACT

In this study, a Monte Carlo simulation programme was developed for the effects of
the physical parameters of photons from Cobalt-60 teletherapy units on the dose distribution
in water. We take into account only two processes: photoabsorption and Compton scattering
of photons, a justifiable assumption for medical theraphy energy range.

In order to simulate the dose distribution in water, a point source was designed . Dose
profiles and percent depth dose (%DD) curves were calculated at dyq (0.5 ¢m). About 10°
histories for dose profiles and 10" histories for %DD curves were followed in a 30x30x30 cm’
water phantom. The simulation results were compared with the literature. The results shown

good agreement with experimental results.

Keywords: Monte Carlo simulation, water phantom, percent depth dose , dose profile.
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1. GIRIS

Son yillarda hizla artis gdsteren kanser vakalarinin teshis ve tedavisinde siklikla
radyasyon kullanimina bagvurulmaktadir. Rontgenin X-1sinlarinin kesfiyle baslayan bu
stireg, teknolojinin ilerlemesiyle gelistirilen cihazlar sayesinde olduke¢a yol katetmistir.
Ozelikle son yillarda, zor geometrilerde bulunan organlarin tedavisinde radyasyonla
1s1ma yapabilmek icin robot kollarin kullanilmasinin yani sira, ayrintili tim viicut
goriintiilemeleri i¢in (Pozitron Emission Tomography) PET kullanilmaya baglanmaistir.

Radyasyon ile teshis ve tedavideki bu hizli ilerleyis beraberinde cihazlarin kalite
kontrollerini de karmagsik hale getirmistir. Ozellikle tedavide, radyasyonun tiimor
dokuyu iyonlastirma yoluyla yok etmesi i¢in yiiksek enerjilerde olmasi, hastalarin kritik
organ denilen saglam dokular1 iizerinde olumsuz etkiler birakir. Bu etkiler, doku
tarafindan sogurulan radyasyon dozuna baglidir. Bu nedenle tedavide Ongdriillen ve
planlanan radyasyon dozunun, cihaz tarafindan, belirlenen kabul sartlar1 igerisinde
verilmesi hayati 6nem tasimaktadir. Bu nedenle tedavi cihazlari, diizenli periyotlarda
kalibre edilmeli ve planlama sistemleriyle uyumlu hale getirilmelidir. Bu cihazlarin
kalibrasyonu sirasinda hasta doku ve organlarina en yakin dzellikler tasiyan fantomlar
kullan1lmaktadir.

Cihazlarin kalibrasyonunda, verilen dozun kabul edilip edilmemesi i¢in gerekli
olan kabul smirlar1 simiilasyon yontemleri ile belirlenmektedir. Uzun zamandir
Fakiiltemiz Fizik Bolimii Niikleer Fizik Anabilim dalinda deneysel ve simiilasyon
caligmalar1 yapilmaktadir. Bu calismada, bu simiilasyon caligmalarinin bir uygulama
alam olarak, radyoterapide kullanilan **Co Teleterapi cihazlarnm kalibrasyonu igin
gerek duyulan derin doz ve doz profili egrileri, Monte-Carlo simiilasyon yOntemi

kullanilarak elde edilmistir.



2. TEORI

2.1 Gamma Bozunumu

Niikleer reaksiyonlarin bir¢ogunda oldugu gibi hemen hemen biitiin a ve f
bozunumlari, {iriin ¢ekirdegi uyarilmis durumda birakir. Cekirdek uyarilmig durumdan,
bir veya daha fazla p-151mm1 veya i¢ doniisiim elektronu yayinlayarak kararli duruma
dogru gecmeye calisir. Bazi durumlarda, radyoaktif bozunmadan sonra iiriin ¢ekirdek
hemen kararli duruma gegemez ve ihmal edilemeyecek bir siire uyarilmis seviyede kalir
yani belli bir yar1 omiirle kararli duruma geg¢meye calisir. Cekirde§in bu uyarilmis

durumuna metastable durum denir.

Co (5.26 y1l) 5
(Emax=0.32 MeV)
% 0.99
5
(Ena=1.48 MeV) v1 (1.17 MeV)
% 0.1
A 4
v2 (1.33 MeV)
ONi

Sekil 2.1: ®°Co izotopunun bozunma semasi.

Metastable ¢ekirdek son iiriin ¢ekirdegin izomeri’dir. Izomer, ayn1 atom ve kiitle
numarasina sahip fakat farkli enerji seviyesindeki c¢ekirdeklere denir. Boyle bir
cekirdege ornek olarak niikleer tipta siklikla kullamlan *Tc verilebilir. *Tc,* Mo *un
67 saat yar1 dmiirle bozunmasiyla iiretilen *”Tc ’in, 6 saat yar1 dmiirle izomeri olan
*Tc’a bozunmastyla olusur.

I¢ déniisiim olay1, uyarilmis durumdaki cekirdegin, y-1s1n1 yaymlanmas: yasakli
oldugu durumlarda elektron yayinlayarak enerjisini atmasi olayidir ve bir i¢ fotoelektrik
olay degildir. Burada c¢ekirdek uyarilma enerjisi E, dogrudan atomun yoriinge

elektronlarindan birine aktarilir. Bu elektron E, =E,-B enerjisi ile disar1 atilir. Burada



B yoriinge elektronunun baglanma enerjisidir. Bu olay, i¢c fotoelektrik olaya
benzetilebilir ancak tamamen farkli bir olaydir. I¢ déniisiim olaymnda yaymlanan
elektron hangi yoriingeden yayinlandiysa o isimle adlandirilir (ex,ez, €y gibi). Bir y-151n1
gecisinde hem yp-151m1 hem de i¢ doniisiim elektronu yayinlanabilir. Yaymnlanan ig
doniigiim elektronu sayisinin, yayimlanan p-isininin sayisina oranina i¢ doniistim

katsayist (o) denir:
o=Yaymlanan toplam e sayis1/Yayinlanan y-1s1n1 sayis1

I¢ doniisim katsayisi, a=a, +a, +a, +--- seklinde yazilabilir. Burada
a~Yaymlanan i-nci yoriinge e  sayisi/Yaymnlanan yp-15mm sayisi, i=K, L, M, - ’dir.
Sekil 2.1 ve 2.2°de ®°Co ve *'Cs’nin parcalanma semalar1 verilmistir.

y-bozunumunda gegis enerjisi AE > 2m,c” =1.022 MeV oldugu durumlarda, ig
donlisim ve yp-yaymlanmasi ile yarisan baska bir elektromanyetik olay da i¢ ¢ift

doniisiim olayidir. Bu olayda cekirdegin elektromanyetik ¢okkutup alanlar, ¢ekirdek

alani ile etkileserek, elektron-pozitron ¢ifti meydana getirirler. Gegis enerjisi,

AE=2m,c* +T_+T, 2.1)

seklindedir ve 2m,c* =1.022 MeV ’lik kismu elektron-pozitron ¢ifti olusumuna
harcanir, geri kalan enerji de elektron-pozitron ¢ifti arasinda kinetik enerji olarak
paylasilir. Bu olayin meydana gelme olasili1 y-yaymlanmasi olasiligindan yaklasik 10°
kat daha distiktir. Fakat 0" — 0" gegislerinde bu olay, i¢ doniisiim olayindan daha

biiyiik bir olasilikla meydana gelir. Gegis enerjisinin artmast ile birlikte, ic

elektron-pozitron ¢ifti olusumu olasilig1 da artar.



B7Cs (3.78 yil)

Jia
(Emax =0.512 MeV )
%94.6
Jis
(Eper =1.174 MeV )
%5.4
° y (0.512 MeV)

137]_—;a

% 89.8 y, E,=662 keV
% 8.20 ek, E.k=625 keV

% 1.47 er, E,;=654 keV

Sekil 2.2: *’Cs izotopunun bozunum semast.

2.2. Tesir Kesiti

Bir parcacigin madde ile etkilesmesinde bir olaymm olma olasiligi, gelen
parcacigin enerjisine ve etkilesme ortaminin yapisina baghdir. Etkilesmenin olma
olasilig1 tesir kesiti kavramiyla iliskilidir. Gelen parcacik foton ise tesir kesiti, fotonun
gordiigii hedef atomun etkin alani1 olarak ifade edilebilir ve o ile gosterilir. Alan
boyutunda oldugundan birimi em® veya b (barn)’dir (1 b=10>* em?). Eger foton, bu
o alani icinde ise atom ile etkilesir, dolayisiyla o, atom basina tesir kesiti olarak da

adlandirilir. Birim hacimde bulunan atom sayisi, n (n = pN ,/ A, p :ortamin yogunlugu,
A: ortamin atomik kiitlesi, N, : Avogadro sayis1) ile 6’nin ¢arpimina makroskopik tesir

kesiti denir ve 2 olarak gdsterilir.
2=no (2.2)
Gelen pargacik demeti bir foton demeti ise 2 yerine u kullanilir. ¢, madde iginde

fotonun, yolu iizerindeki birim uzunluk basma etkilesme sayisidir, birimi cm™’dir ve

lineer zayiflama katsayist olarak adlandirilir.



Hedefe giren bir parcacigin (fotonun), sogurulmadan veya sacilmaya ugramadan,
hedef maddesi i¢inde aldig1 yola serbest yol, bu yollarin ortalamasina da ortalama

serbest yol denir. Ortalama serbest yol,

i ].Oxdl Txdl
0

ifadesi ile tanimlanir. /) siddetinde gelen pargacik demetinin x kalinligindaki bir engeli

gectikten sonraki siddet ifadesi,

I =1,e"™ (2.4)

ile verilir. Bu ifadenin x’e gore tlirevini alirsak;

dl =—nol e""dx (2.5)

elde edilir. Bu ifadeyi Denk.(2.3)’ de yerine koyar ve integrali alirsak

. 1 |
X=—=2 2.6
no X (2-6)
elde edilir. Foton i¢in 2 yerine y alinir:
|
X=— (2.7)
y7i

Buradan goriilecegi iizere serbest yol lineer zayiflama katsayisinin tersine esittir.



Meydana gelen herbir etkilesme icin, ayri bir tesir kesiti/lineer zayiflama katsayisi
tanimlanmistir. Toplam tesir kesiti/lineer zayiflama katsayisi, her birinin toplamidir.
Kiitle zayiflama katsayisi (u,), fotonun yolu iizerindeki 1 g madde basina gordiigii etkin

elektron alanmidir ve

M, = (2.8)

H
o)

seklinde ifade edilir. Birimi cm?/g’dir. Kiitle zayiflama katsayisi Al ve Pb gibi
birbirinden ¢ok farkli yogunluklardaki ortamlarda, foton etkilesmelerinin

karsilastirilmasi i¢in uygun bir parametredir.
2.3. y-Isinlarinin Madde ile Etkilesmesi

X-1s1m1 ve p-151m1 gibi elektromanyetik radyasyonlar ikili yapiya sahiptirler.
Etkilesme ve enerji durumlarina gére hem pargacik hem de dalga 6zelligi gosterirler.
Elektromanyetik radyasyonlar, 151k hiziyla hareket eden, durgun kiitleleri sifir, enerji ve
momentum tastyan pargaciklardir ve pargacik Ozelliginden dolayi bunlara foton da
denir. Foton enerjisi, £= hv olarak ifade edilir. Burada v frekans ve /4 Plank sabitidir.

Fotonlari, enerjilerine veya olugsma bigimlerine gore siniflandirabiliriz. Olusma
sekillerine gore siniflandirirsak: y-1sinlari, niikleer gegislere eslik eden elektromanyetik
radyasyonlardir. Bremsstrahlung veya siirekli X-1sinlari, elektronlarin veya diger yiiklii
parcaciklarin ivmeli hareketi sonucu olusurlar. Karakteristik X-iginlar1 ise atomik
elektronlarin K,L,M, --- kabuklar1 arasindaki gegisleri sirasinda yayinlanir. Olusumlari
farkli olmakla beraber tiim fotonlar, ayn1 6zelliklere sahiptir ve enerjilerine gére madde
ile ayn1 etkilesmeleri yapabilirler. Bundan sonra foton veya y-isimi deyimi ile tim
elektromanyetik dalgalar1 kast etmis olacagiz.

Fotonlar madde ile c¢ok ¢esitli etkilesmeler yapabilir. Bu etkilesmeler
Tablo 2.1°de goriilmektedir (Hubbel 1969).



Tablo 2.1: Fotonun madde ile etkilesme tiirleri. Mavi kutudaki etkilesmeler, madde
i¢cinde foton zayiflamasina katkisi biiyiik olan etkilesmeler, mor kutudakiler
ise, belirtilen enerji bolgelerinde toplam etkilesmeye gore katkist %1 olan
diger etkilesmeleri gostermektedir.

ETKILESME TiPI SACILMA COKLU
SOGURULMA i _ _ FOTON
iLE (A) ELASTIK INELASTIK ETKILERI
ETKILESME (COHERENT) | (INCOHERENT) (D)
(B) (9]
RAYLEIGH RAMAN
SACILMASI SACILMASI IKI FOTON
1)ATOMIK o = T COMPTON
ELEKTRONLAR (Dusiik Enerji SACILMASI
Limitinde) ~7Z
FOTONUKLEER I\}?[I}I?ISJEETI INELASTIK
.. REAKSIYONLAR NUKLEER
2)NUKLEONLAR Gy~ Z S(ACI)LNI\/;\ SA CILM A
(E> 10 MeV) Uy ¥, 7)
3)YUKLU DELBURK
PARCACIKLARI SACILMASI
CEVRELEYEN ~Z'
ELEKTRIK ALAN
| 3)Niikleon_Antiniikl. |
Olusumu
(E> 4BeV)
FOTOMEZON S
4) MEZONLAR OLUSUMU DEG% STI)RME
(E> 150 MeV) LR
Bu tabloda gortildiigi gibi tiim etkilesmeler,
etkilesme pargacigina gore;
° Atomik elektronlar ile etkilesmeler
o Niikleonlar ile etkilesmeler
. Cekirdek veya elektronu ¢evreleyen elektrik alan ile etkilesmeler
. Niikleon-niikleon kuvvetlerinin ara pargaciklart olan mezonlar ile

etkilesmeler




etkilesmenin etkisine gore;

o Tamamen sogurulma
. Sacilma
. Coklu foton etkileri

seklinde siiflandirilabilir.

y-1sinlarin madde ile etkilesme yaptig1 14 farkli olay vardir. Bu olaylarin ¢ogu
nadiren ortaya ¢ikar. Bu olaylardan bazilar1 sunlardir:

Delbruck Sacilmasi: Delburuck sagilmasi veya elastik niikleer potansiyel
sacilmasi, ¢ekirdek alaninda sezilgen elektron ¢ift olusumundan kaynaklanmaktadir. Bu
sagilmanin olma ihtimali son derece diisiiktiir.

Niikleer Rezonans Sacilmasi: Bu olayda c¢ekirdek, iki niikleer enerji seviyesi
arasindaki farka esit enerjiye sahip olan bir fotonun sogurulmasiyla uyarilir, uyarilan
cekirdek foton yayinlayarak, kararli hale geger.

Niikleer Fotoelektrik Olay: Bu olayda yiiksek enerjili bir foton c¢ekirdek
tarafindan sogurulur ve sonugta bir niikleon disar1 atilir. Buna fotopar¢alanma adi
verilir. Bu olay biiyiik Z’li ortamlarda daha ¢ok meydana gelir.

Mezon olusumu: Fotonun, ¢ekirdekten bir mezon koparilabilmesi i¢in enerjisinin
yaklagik 150 MeV’in lizerinde olmasi gerekir. Mezon olusumu tesir kesiti ¢ok kiiclik
(=107 barn/atom) oldugundan diger olaylar ile karsilastirldiginda ihmal edilebilir
(Evans 1955).

Cekirdekten yayinlanan p-iginlart dort temel etkilesme yapabilirler. Bu
etkilesmeler:

1) Fotoelektrik Olay

i1) Compton Sag¢ilmasi

ii1) Cift Olusum

iv) Rayleigh Sacilmasi

Bu olaylarin olma olasilig1 Z ve E ile degisir.



2.3.1. Fotoelektrik Olay

Fotoelektrik olay, diisiik enerjili bir fotonun, atomik elektron ile etkilesmesi
sonucunda elektronu yoriingesinden koparmasidir. Burada yayinlanan elektrona
fotoelektron denir. Fotoelektronun atomdan yayinlanma enerjisi, 7=F£-B’dir.

Bu olay, momentum korunumu sebebiyle serbest elektronlar i¢in imkansizdir ve
sitki bagl elektronlarla (6zellikle K-kabugu elektronlar1)) olma olasiligi oldukga
yuksektir. £ enerjili bir fotonun K-kabugundaki elektronlar tarafindan fotoelektrik olay
tesir kesiti, diger kabuklara gore ¢ok biiyiiktiir (toplam tesir kesitinin yaklasik % 80’1 ).

I¢ déniisiim, elektron yakalanmasi ve fotoelektrik olay veya diger baz1 gegislerde,
olaydan sonra olusan bosluk doldurulurken atom, uyarilmis i¢ yoriinge enerjisini X-151n1
yayinlamak yerine, diisiik enerjili kabuktaki elektrona vermek suretiyle de basindan
atabilir. Bu elektronlara olayin kasifi Pierre Auger’e atfen Auger elektronlari denir. Bu
olay i¢ doniisiime benzemektedir; ancak bu, i¢ doniisiimiin aksine atomik bir olaydir.
S6z gelisi K-kabugunda bir bosluk varsa, L-kabugundan K-kabuguna bir elektron gegisi,
K-kabugunun, K ve L-kabuklarinin baglanma enerjileri arasindaki farklik bir enerji ile
uyarilmasimi saglar, yani AE, =B, — B, ’dir. Uyarilmis K-kabugu, enerjisini, ya
hv, =AE, =B, - B, enerjili  bir X-isimi ya da kinetik  enerjisi
E, =AE, - B, = B, —2B, olan bir L-Auger elektronu yayimlayarak atar. L- kabugunda

meydana gelen bosluk, ilaveten L X-iginlarmin ya da M-Auger elektronlarinin
yaymlanmasini saglar. Auger elektronlari, X-1sinlar ile yarisir ve bir i¢ fotoelektrik olay
degildir. Tabaka boslugu basina yayinlanan X-1gin1 sayisina Fluéresan verim denir. S0z

gelisi, K-kabugunun K-fluéresan verimi,

Yx=K X-151n1 say1s1/K-kabugu bosluk sayis1

seklinde tanimlanir.
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2.3.2. Compton Sagilmasi (inkoherent Sacilma)

Fotonlar, zayif bagli atomik elektronlardan enerji kaybederek sacilabilirler. Bu
sacilma, Compton Sacilmasi (Inkoherent Sacilma) olarak bilinir ve literatiirde inelastik
sacilma olarak da adlandirilir. Sagilmada E>100 keV enerji bolgesinde, atomik
elektronlarin, kinetik enerjilerinin ve baglanma enerjilerinin etkileri ihmal edilebilir.
E enerjisi ile gelen foton, m Kkiitleli durgun ve serbest bir elektrona g¢arptiginda,
Sekil 2.3’de goriildiigii gibi, etkilesme sonucunda foton ve elektron sirasiyla, £’ (<E) ve

E. enerjisiyle, gelis dogrultusu ile 0 ve ¢ acis1 yaparak sagilirlar:

Sekil 2.3: Compton sagilmasinin geometrisi.

Momentum ve enerji korunumundan,

Momentum Korunumu: P=P+ f’e
Enerjinin Korunumu: E=E'+E,
E k
' k' (2.9)

= - =
1+ k(1 —cos ) 1+ k(1 —cos )

E' )
> ve k' = — dir.
mc mc

olarak elde edilir. Burada k£ =
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Polarize edilmemis fotonlarin serbest elektronlardan yapacagi inkoherent sacilma
icin agisal diferansiyel tesir kesiti Klein ve Nishina tarafindan su sekilde elde edilmistir
(Hubbel 1969):

2 2
1 -
1+ cos’@ + k711 = cos 0]
do(0) 1 , 1+ k[1—cos 0]

L 2.10
aQ 2 [1+k(1—cos OF (10

Burada dQ) =27 sin 846 birim kat1 agidir. Klein-Nishina diferansiyel tesir kesitinin tim

yonelisler lizerinden integrali,

. rdo(@ .
o' =| dg())Zﬂsmébl@ 2.11)

0

Compton sagilmasi i¢in elektron basina toplam Klein-Nishina tesir kesitini verir. Bu
integral, cos@ =u doniisiimii yapilarak kolayca hesaplanabilir. Toplam Klein-Nishina
tesir kesiti,

2 Itk 20+k) InQ+2k). InQ+2k) 143k, cm’

o’ =2m + 2.12
o K [ 1+2k k | 2k (1+2k)*" " elektron ] 212)
seklinde elde edilir. Atom basina toplam Klein-Nishina tesir kesiti,
o. =70, (2.13)

’dir. Compton sagilmasinda elektrona aktarilan enerji, £, = E — E'diir.

Dogal olarak Compton sacgilmasi yalnizca elektronlarla degil, diger pargaciklarla
da olabilir. Bununla birlikte bir ortama giren fotonlarin yaptig1 etkilesmelerde atomik

elektronlardan Compton sagilmasi sézkonusudur.



12

2.3.3. Cift Olusumu

Bir ¢ekirdegin Coulomb alaninda elektron-pozitron ¢ifti olusumu, yalnizca foton
enerjisi belli bir esik enerjisini astiginda miimkiin olur. Bu esik enerjisi iki elektronun
durgun kiitle enerjisine ilaveten ¢ekirdege transfer edilen geri tepme enerjisi ile verilir.

Enerji ve momentum korunumundan bu esik enerjisi;
E > 2m.c’ + 2mi & /my (2.14)

olarak hesaplanabilir. Burada my ¢ekirdegin kiitlesidir. my >> m, oldugundan etkin esik

enerjisi yaklasik olarak;
E > 2m.’ (2.15)

’dir. Bununla birlikte eger elektron-pozitron ¢ift olusumu elektronun Coulomb alaninda

oluyorsa, esik enerjisi;
E > 4mc’ (2.16)

olur. Bir ¢ekirdegin Coulomb alaninda elektron-pozitron ¢ifti olusumu, elektronun
Coulomb alaninda elektron-pozitron ¢ift olusumuna gore daha baskindir, bundan dolay1
elektron alaninda elektron-pozitron ¢ifti olusumu ihmal edilmistir.

Niikleer yiikiin atomik elektronlar tarafindan perdelenmedigi durumda

[1<<k<#] cift olusum tesir kesiti,
a.

Opp = 4areZZ2[gln 2k- (15%49)] [em® | atom] (2.17)

ile verilir. Burada a=1/137 olmak iizere ince yapi sabitidir.
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Niikleer yiikiin tam perdelemesi [k>> ] durumunda ¢ift olusum tesir kesiti,

173
74

183 )- L] [em® | atom] (2.18)

Z"37 54

app=4ar6222 [g In(

seklinde olur (Grupen 1996).
2.3.4. Rayleigh Sacilmasi (Koherent Sacilma)

Fotonlar, siki bagli atomik elektronlardan enerji kaybetmeden (atomu
uyarmadan veya iyonlastirmadan) sagilabilirler. Bu sagilma, Rayleigh Sagilmasi
(Koherent Sacilma) olarak bilinir ve literatiirde elastik sagilma olarak da adlandirilir. Bu
olay cogunlukla diisiik enerjilerde ve yiiksek Z’li ortamlarda meydana gelir. Rayleigh

diferansiyel sacilma tesir kesiti;

do,(0) 1} ) ,.cm >/ atom
—f 2 =< J1+ Ol F(q,Z - 2.19
10 5 [1+ cos “(&)][ F(q,Z)] [S eradyan ] (2.19)

ile verilir (Hubell 1969). Burada F(q,Z) atomik form faktoriidiir.
2.4.%Co Teleterapi Cihazi

%Co teleterapi cihazlari; “°Co kaynagindan yayinlanan birbirine yakin iki farkli
enerjili y-1isim kullanilarak tedavi yapilan cihazlardir. Radyoaktif “°Co kaynag,
radyoaktif olmayan >’Co’un niikleer reaktérlerde notron aktivasyonu sonucunda elde
edilir. Reaktorlerde nétron bombardimani sonucu bir nétron yakalayan ¢ekirdegin hem
atom numarast hem de atom agirhg bir deger artarak kararsiz “°Co cekirdegine
doniisiir. Notronca zengin olan bu izotop, n/p oranini azaltmak i¢in bir nétronun bir
protona doniismesi sonucu °°Ni cekirdegine doniisiir. Cekirdekteki bu déniisiim
sirasinda kararsiz ¢ekirdekten f ve y-ismlari yaymlanir. ®Co kaynagindan ¢ikan

y- 1sinlariin enerjileri 1.17 MeV ile 1.33 MeV’dir (Sekil 2.1).
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%Co Teleterapi cihazlarinda kullanilan kaynagim yari ¢apt 0.75 cm ve aktivitesi
6000-7000 Ci’dir. Kaynak, wolfram ve kursundan yapilmis ve kiitlesi yaklasik 1 ton
olan bir kafa igerisinde muhafaza edilmektedir. ®*Co radyoizotopunun yari émrii 5.26
yildir. Bu nedenle uygulamada kaynagin her bes yilda bir yenilenmesi gerekmektedir.
Kaynaktan yayinlanan y-1sinlari, cilt yiizeyine gelinceye kadar hava ile etkileserek
diisiik enerjili y-1s1nlarinin olusumuna neden olurlar. Boylece cilt yiizeyi 1sinlandiginda,
diisiik enerjili y-151nlart ylizeydeki atomlardan elektronlar firlatarak, yiizey dokunun
iyonizasyonuna neden olmaktadirlar. ileri firlayan elektronlar cilt igerisinde ortalama
0.4-0.5 cm yol kat ederek (menzil giderek) dururlar, yani maksimum doz sogurulmasi
cilt altinda yaklasik 0.5 ¢m derinlikte olmaktadir. Sekil 2.4 ve 2.5°de “°Co kaynak

kapsiilii ve teleterapi cihazinin kafa kismi goriilmektedir.

-~ disiik karbonlu
. paslanmaz celik.

-.Ara Léﬂia Ve

Sekil 2.4: “’Co Teleterapi cihazi kaynak kapsiili.
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THERATRON 7E0
[ ] Kursun

B vanms Uranyum

Sekil 2.5: Theratron 780 ®*Co Teleterapi cihazinin kafa kism.
2.5. Doz

Radyoaktif numunenin aktifligi (Ci veya par./s cinsinden), radyasyonun tipine
veya enerjisine bagl degildir. Aktiflik, bozunan ayni izotopun iki farkli kaynaginin
karsilastirilmasinda faydali bir kavramdir. S6z gelisi 10 mCi’lik OCo, 1 mCi’lik
®Co’dan daha siddetlidir. Niikleer radyasyonlarin ortak bir ozelligi, etkilestikleri
atomlarin elektronlarin1 sokerek onlar1 iyonlastirmalaridir. Bundan dolay1 niikleer
radyasyonlara iyonlastirici radyasyon da denir. Once X-1511 ve y-1s1n1 fotonlarmin hava
icinden gecislerini gézoniine alalim. Fotonlar havadaki atomlarla, fotoelektrik olay,
Rayleigh sagilmasi (koherent sacilma), Compton sagilmasi (inkohorent sacgilma) ve
elektron-pozitron ¢ifti olusumu gibi etkilesmelerle birgok kez etkilesirler ve her
etkilesmede atomdan sokiilen yeteri kadar yiiksek enerjili elektronlar olustururlar. Bu
ikincil elektronlar da havadaki atomlarla eclastik sa¢ilma, inelastik sacilma ve
bremsstrahlung gibi etkilesmeler yaparlar. Inelastik sacilma sonucunda iyonlasma ve
dolayisiyla ilave elektronlar meydana gelebilir. Bremsstrahlung olay1r sonucunda bir

foton yayinlanir ve bu foton da tipki X-151n1 ve y—1sim1 fotonlar1 gibi etkilesmeler
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yaparak ikincil elektronlar olusturabilir. Havanin belli bir m kiitlesini bagina olusan
iyonlarin toplam Q elektrik yiikiine poz (exposure=isinlama dozu. X) denir. y—1sinlarinin
enerjileri ve kaynaklarin aktiflikleri tamamen farkl olsa bile, ayni pozu olusturan y—is1ni1

kaynaklar1 ayni siddette olarak kabul edilir. Poz (zsinlama dozu),

(2.20)

S
Il
30

“dir ve S7 birim sisteminde C/kg birimi ile ol¢iiliir. Pratik birim sisteminde 1sinlama doz
birimi Rontgen (R)’dir. Rontgen, normal sartlarda kuru havada (0 °C ve 760 mm Hg
basingtaki hava 0.001293 g kiitleye karsilik gelir) 1 esu (1 e=4.8:10" esu) kadar

iyonlagma yiikii olusturtan 1sinlama dozu olarak tanimlanir. Yani

1 esu

= =258-10"* C/kg
0.001293 g

*dir. Her iyonun yiikii 1 e=1.6:10" C olduguna gére,

4
oo 2:58:10" Clhg

~ 1610 Clivon =1.61-10" iyon/kg

“dir.

Bir y—1smu ile iiretilen iyonlagma, y—1sinlarinin enerjilerine baglidir. Havada her
iyon olusumu icin 34 el gerektigi i¢in, 1 MelV enerjili y—1siminin ortalama,
10° eV /34 eV =300 000 iyon olusturmasi beklenir. Belirli bir aktiflige sahip

radyoaktif bir kaynak genel olarak degisik siddet ve enerjilerde bir¢cok y—1s1m
yayinlayabilir. Bu kaynagin olusturdugu 1sinlama dozu, bozunumlarin sayisina ve her
y—1sininin  enerjisi ile siddetine de bagl olacaktir. Isinlama doz hizi yani birim
zamandaki 1ginlama dozu, kaynagin aktifligine ve ayrica kaynaktan ne kadar uzakta
olunduguna da baghdir. n-gesit y—1s1m1 yayinlayan bir nokta kaynaktan d kadar uzaklikta
1 ¢m® havadaki 1smlama doz hizi R/s ve C/(kg-s) birimlerinde asagidaki gibi yazilabilir
(Sekil 2.6):
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Kaynak Ax
% :
P i

-
b

Sekil 2.6: Nokta kaynaktan d mesafe uzaklikta 1 ¢m® hacmindeki hava ortam.

aX ! 1 E.
ZAR/s|=N A, ——e ™ (1 — e ™) "Le (esu 2.21
o [RIs1= 2 40m, e )—Fe (esu) (221)

e g1 3 e,

E,  e(C)
I p, (kg/cm?)

1
—4id (1 Moy AY
e (l-e )

4rd

(2.22)

Burada,

A(t) = Aje”™ : par./s biriminde kaynagin aktifligi,

7, : i-nicl y—1gminin yayinlanma olasiligi,

ppE . yaymlanan bir y-1sminin d mesafesindeki 1 cm’’lik hacim elemanina

yonelme olasiligi,

M. : i-incl p-1smiin, birim uzunluk basma yaptigi etkilesme sayist (lineer

zayiflama katsayisi),

e i-inci y—1simnin, d mesafesini etkilesme yapmadan gegme olasiligi,

M, ;. i-inci p—ismmin, birim uzunluk basma yakin ¢evreye tiim enerjisini

aktaracak sekilde yaptigi etkilesme sayisi (enerji sofgurma katsayisi)

(Hubbel 1969),

(1—e ™Y j-inci y—sminmn, Ax=1cm kalmhgmdaki hacim elemam icinde
tiim enerjisini birakacak sekilde etkilesme yapma olasiligi,

E.: i-inci y—1gin1nin enetjisi,
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I =34 eV : havada bir iyon ¢ifti meydana getirmek icin gerekli enerji,
p, =1.29-10"° kg /cm’ : havanin yogunlugu (1 em’® havanin kg biriminde

kiitlesi)’dir.
Bu ifade,

6;—): = F% (2.23)
seklinde yazilabilir. Burada I', dzgiil y-isimi sabitidir ve Denk. (2.21) ve (2.22)’de
goriildiigii gibi, radyoaktif c¢ekirdegin yayinladigi y—isinlarinin ayrintilarina baghdir.
Isinlama dozu ve aktiflik arasindaki iliskinin Slgiilebilmesi igin standart mesafe olarak
d=1 m alinir; bu durumda I’ nin birimi (R/A)/(Ci/m?)*dir.

Iyonlastiric1 radyasyona maruz kalan, havadan baska ortamlarin enerji sogurma
hiz1 farklidir. Bundan dolay1 degisik maddelerde iyonlasma ile enerjinin sogurulmasinin
tanimlanmasinda bir standardin olmasi gerekmektedir. Bu nicelige sogurulan doz
(sogurma dozu) denir, D ile gosterilir ve ortamin birim kiitlesi basina iyonlastirici
radyasyon tarafindan ortama aktarilan enerji olarak tanimlanir. Sogurulma dozunun en
yaygin kullanilan birimi rad (radiation absorbed dose), 1 g madde tarafindan 100

erg’lik enerji sogurulmasina esittir yani,
lrad =100 erg/ g

’dir. Buradan 1 erg/g=0.01 rad ve dolayistyla havada 1 R=0.88 rad oldugu hemen
goriilebilir. Sogurulma dozunun S7 birim sistemindeki birimi Gray (Gy), 1 kg madde

tarafindan sogurulan 1 J’liik enerjiye esittir yani,
1 Gy=100 rad

"dir. Insanlarin radyasyondan korunmalar igin, standartlarin tanimlanmasinda farkli
tipteki radyasyonlarin biyolojik etkilerinin 6l¢iilmeleri gereklidir. p-parcaciklar1 ve
y-1s1nlar1 gibi radyasyonlar, enerjilerini uzun bir yol boyunca aktardiklari i¢in, tipik bir

insan hiicresinin biiyiikligii kadarki kiigiik bir aralikta oldukca az bir enerji aktarirlar.
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o-pargaciklar1 gibi radyasyonlar, enerjilerini ¢ok hizli kaybederler ve ¢ok kisa bir yol
boyunca tiim enerjilerini aktarirlar. Hiicrenin 1 rad’lik a radyasyonundan hasar gormesi,
1 rad’lik y-1s1nma gore ¢ok daha fazladir. Bu farkliliklarin nicel olarak belirlenmesi
icin, belirli bir radyasyon dozunun ayni biyolojik etkiyi olusturan X-151n1 dozuna orani
olarak tanimlanan Bagil Biyolojik Etkinlik (RBE) kavrami tanimlanmistir. RBE
degerleri, a-1isinlart i¢cin 1’den 20’ye kadar degisir. RBE, ol¢iilmesi zor bir nicelik
oldugundan, onun yerine, birim uzunlukta aktarilan enerjiye gore belli enerjili bir
radyasyon tipi i¢in hesaplanan kalite faktorii (QF) kullanilir. S-pargaciklari ve y-1sinlari
gibi radyasyonlar, birim uzunluk bagina nispeten daha az enerji aktardiklarindan 1
civarinda bir QF degerine sahiptirler. a-parcaciklar1 gibi birim uzunluk basina daha
fazla enerji aktaran radyasyonlarin QF degerleri 20’ye kadar degisir. Tablo 2.2°de bazi
QF degerleri verilmistir.

Tablo 2.2: Sogurulan radyasyonlar i¢in bazi kalite faktorii degerleri.

Radyasyon QOF
X-1s1nlart 1
Diisiik enerjili p ve n (~ kel) 2-5
Yiiksek enerjili p ve n (~ MeV) 5-10
a-parcaciklari 20

Belirli bir radyasyonun biyolojik sistem tizerindeki etkisi, radyasyonun, sogurulan
doz, D ve kalite faktorii, QF degerlerine baghdir; biyolojik etkinin doz esdegeri,
biyolojik doz veya esdeger doz olarak adlandirilir ve bu iki niceligin ¢arpilmasiyla elde

edilir:

ED=D-QF (2.24)

D, rad biriminde o6lgiildiigiinde biyolojik doz rem (roentgen equivalent man) cinsinden
Olctliir. D i¢in S7 birim sistemindeki birimi Gy kullanilirsa biyolojik doz birimi sievert
(Sv)’dir. 1 Gy=100 rad oldugundan 1 Sy=100 rem’dir. Bunlardan dolay1, radyasyonun
siddetinin tanimlanmasinda, yalniz bozunma hiz1 aktifligin sayilmasi veya biyolojik

sistemlerdeki etkinin (biyolojik doz) olgiilmesinden hangisini inceledigimize bagl
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olarak bir¢ok farkli yol vardir. Tablo 2.3’de bu degisik Ol¢timler ve S/ birimlerinin bir

Ozeti verilmistir.

Tablo 2.3: Radyasyon 0l¢limii i¢in tanimlanan nicelikler ve bunlarin birimleri.

Nicelik Olgiim Geleneksel Birim | SI birimi
Aktiflik (4) Bozunma hizi Ci Bq
Isinlama Dozu (X) | Havadaki iyonlasma R Clkg
Sogurma Dozu (D) | Enerji sogurulmasi Rad Gy
Esdeger Doz (ED) | Biyolojik etkinlik rem Sv

Halkin ve radyasyonlarla ¢alisanlarin 1sinlama dozu igin standartlar, zamanin
belirli bir periyodunda genellikle 3 ay veya 1 yil basina rem olarak ifade edilir. Dogal
fon dedigimiz kozmik 1smlar ve *K, U ve Th serileri gibi dogal olarak bulunan
izotoplardan her yil yaklasik 0.1-0.2 rem alinmaktadir. Milletleraras1 Radyasyon
Koruma komitesi (International Commission on Radiation Protection, ICRP) yillik tiim-
viicut sogurulma dozu sinirlarmi halk i¢in 0.5 rem/yil ve isleri geregi radyasyonla
calisanlar i¢in 5 rem/yil olarak belirlemistir. Viicudun kemik iligi gibi hassas bir bolgesi
tarafindan sogurulan doz, tipik bir goglis Rontgen (X-1511) filmi ¢ekimi i¢in 0.05 rem,

dis Rontgeni’nde ise 0.002 rem’dir (Krane 2001).

2.6. Doz Dagilimi ve Sa¢ilma Analizi

Radyasyon ile tedavi sirasinda hastada dogrudan doz dagiliminin 6l¢iilmesi, bazi
materyaller kullanilarak miimkiindiir. Ancak uygulamada kullanilan doz dagilimi
degerleri genellikle fantomlarla elde edilir. Buradan elde edilen doz dagilimlari, cihazin

kalite kontrolii ve gergek bir hastadaki doz dagilimlarini planlamak i¢in kullanilir.
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2.6.1. Fantomlar

Fantomlar; doku igerisinde doz dagilimlarinin incelenmesi i¢in kullanilan insan
dokusu esdegeri malzemelerdir. insan viicudunun biiyiik bir kisminin sudan olusur ve
kas ve yumusak dokularin Z sayist suya ¢ok yakindir. Bundan dolayi temel doz
dagilimlar1 genellikle, evrensel olarak tekrarlanabilir olmasi, kas ve yumusak dokularin
radyasyon sogurma ve sagilma Ozelliklerine ¢ok yakin olmasi ve ii¢c boyutlu 6l¢iim
yapabilmesi nedeniyle su fantomunda yapilir.

Her zaman fantom olarak su kullanmak pratik olmayacagindan, daha kullanigh
olan kat1 su fantomlar1 gibi cesitli fantomlar da gelistirilmistir. Ideal olarak kullanilacak
materyalin doku veya su esdegeri olabilmesi i¢in kiitle yogunlugu, kiitle basina elektron
sayis1 ve efektif atom numarasi suya esit olmalidir. Fakat klinik uygulamalarda, MeV
mertebesinde enerjiye sahip fotonlarda en baskin olan etkilesme Compton sacgilmasi
oldugundan, kullanilacak olan fantom materyalinin, sadece elektron yogunlugunun suya
esdeger olmas yeterli olacaktir.

Bir materyalin elektron yogunlugu (p.), onun kiitle yogunlugundan (p,,)
hesaplanabilir (Khan 2003).

VA
p. = PmNA(;j (2.25)

Ve

Z Z
e z“{jj (2.26)

i

’dir. Burada a;, atom agirligi 4; ve atom sayis1 Z; olan i-inci elementin agirlik kesridir.
Cesitli insan dokusu ve viicut sivilarinin elektron yogunlugu Denk.(2.25)’den

hesaplanabilir.
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2.6.2. Derin Doz Dagilimlar

Bir hastaya veya bir fantoma giren radyasyon huzmesinden sogurulan enerji
(radyasyon dozu) derinlik ile degisir. Bu degisim ayrica 1sinin enerjisi, derinlik, alan
boyutu, kaynaktan olan uzaklik (SSD) ve 1sin demetinin kolimasyon sistemine de
baglidir. Doku igerisindeki sogurulan dozu hesaplamak i¢in bu parametrelerin bilinmesi
olduk¢a Onemlidir. Radyasyon demetinin merkezi eksen boyunca olusan derin doz
dagiliminin hesaplanmasi i¢in 6nemli olan iki nicelik; Yiizde Derin Doz (% DD)
(Percentage-Depth-Ratio) ve Doku-Hava Orani (Tissue-Air-Ratio, TAR)’dir. Bu
nicelikler genellikle iyon odalar1 kullanilarak su fantomlariyla yapilan 6l¢timlerden elde

edilirler.

2.6.3. Build-Up Doz

Kaynaktan yayinlanan y-151m1 demeti viicut veya fantoma girdigi zaman ikincil
elektronlar olusturur. Isinlanan doz bu ikincil elektronlarla dokuya dagitilir ve doz
dagilimi da bu elektronlara baglidir. Dokuya birakilan maksimum doz noktasina
build-up noktasi denir. Maksimum doz noktasi ile ylizey arasindaki bolgeye de
build-up bolgesi denir. Build-up noktasi, derin doz egrilerine bakilarak bulunabilir.
Diisiik enerjili ve orta voltaj X-1sinlarinin olusturduklar ikincil elektronlarin menzilleri
cok kiigiik olmasi nedeniyle doku igerisinde hemen sogurulurlar. Bu nedenle diisiik
enerjili X-1smlar1 i¢in build-up noktasi ciltte veya cilde ¢cok yakin derinlikte olusur.

Yiiksek enerjilerde gelen y-1s51n1 demetlerinde ikincil elektronlarin menzilleri
daha uzundur ve elektronlar, gelen demet dogrultusundan biiyiik acilara sagilirlar. Bu
sacilma, enerjiye ve Compton etkisine baglidir. Bu enerjilerde build-up noktas1 daha
derinlerde olustugu icin, bu doz etkisine Cilt Koruma Etkisi denir. ®®Co ve daha yiiksek
enerjiler icin ylizey dozu, build-up noktasindaki dozdan daha diisiiktiir. Bu nedenle bu

enerjiler i¢in cilt koruma etkisi mevcuttur.
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2.6.4. Yiizde Derin Doz (% DD)

Merkezi eksen doz dagilimini belirlemenin bir yolu, belirli bir derinlikteki dozu,
referans derinligindeki doza normalize etmektir. Yiizde Derin Doz (% DD) niceligi,
1sinin merkezi ekseni boyunca herhangi bir d derinlikteki dozun (D,), belirlemis bir dj

referans derinlikteki doza (D, ) orandir:

%DD =22 %100 (2.27)

dy

Orta voltaj ve diisiik enerjili X-1s1nlar1 i¢in referans derinligi genellikle yiizeyde
almir (dy=0). Yiiksek enerjiler i¢in referans derinligi ise merkezi eksen lizerinde en
ylksek sogurulan doz (build-up) noktasinda alinir (dy=d,u.). Build-up noktasinda

sogurulan doz (Day):

D =24 100 (2.28)
%DD

olur.

2.6.4.1. % DD’nin Derinlige Bagimhihg:

% DD degeri, gelen radyasyonun enerjisiyle artar. Yiiksek enerjili 1sinlar daha
fazla giricidir ve % DD degerleri daha biiytiktiir. Yiizde derin doz degerleri yaklasik
olarak eksponansiyel azalmayla temsil edilebilir. Sekil 2.7°de verilen % DD

egrilerinden goriildiigli gibi enerji arttik¢a % DD egrilerinin egimi azalir.
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Sekil 2.7: Farkli enerjilerde derinlige baglh % DD egrileri (Khan, The Physics of
Radiation Therapy p.163)

2.6.4.2. % DD’nin Alan Boyutlarina ve Sekline Bagimlihig:

% DD’nin tedavi alan1 boyutlarina bagimliligi, sagilan elektron ve fotonlardan
dolay1 ortaya c¢ikar. Alan biiylikligli artarken sagilan radyasyonun, sogurulan doza
katkis1 biiylir. Sogurulan doz, fantom sagilmasinin da katkistyla d,..’dan daha biiyiik
derinliklerde maksimum olur. Bu nedenle % DD derinligi artan alan biiyiikliigiiyle artar.
Alan biiyiikligline bagli % DD’deki artig enerjiden bagimsizdir. Sagilma olasiliklar
veya tesir kesitleri artan enerjiyle azalacagindan ve yiiksek enerjili fotonlar daha yogun
olarak ileri sagilacagindan, % DD'lerin alan bagimliligi yiiksek enerjilerde, diisiik
enerjilere oranla daha azdir. % DD verileri genellikle kare alanlar i¢indir. Klinik
uygulamalarda, yapilan tedavilerin c¢ogu dikdortgen, bloklu ve sekilli alanlar

oldugundan bu alanlarin kare alanlara esdeger olmalar1 gerekmektedir. Bunun igin;

Esdeger K. n K —M 2.29
sdeger Karenin Kenart (A+B) (2.29)

formiilii esdeger alan boyutlarini hesaplamak icin kullanilir. Burada 4 ve B tedavi i¢in

belirlenen alan kenarlaridir.
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2.6.4.3. % DD'nin SSD Bagimhhg:

Bir nokta kaynaktan yiizeye gelen foton sayisi, kaynaga olan uzakligin karesiyle
ters orantilidir. Tedavide kullanilan kaynak boyutlarindan bagimsiz hale gelmek igin
kaynak cilt mesafesi (SSD) genellikle biiyiik degerlerde olur (> 80 c¢m ). Boylece, doz
siddeti kaynagin karesiyle ters orantili olarak azalir. % DD’ler, ters kare kanunu’nun
etkisinden dolay1 SSD ile artar. Herhangi bir noktadaki gergek doz siddeti, kaynaktan
uzaklastik¢a azalmasina ragmen, bir referans noktasina gore elde edilen % DD degeri
SSD ile artar. Klinik radyoterapide SSD ¢ok 6nemli bir parametredir. % DD, derindeki
doza gore yiizey dozunu belirlediginden, SSD miimkiin oldugu kadar biiyiik olmalidir.
Ciinki kiiciik SSD’lerde % DD’ler kiigiik olacagindan belirli bir tiimér dozu igin cilt
dozlar1 ¢ok yiiksek olacaktir. Ancak, artan uzaklikla doz siddeti diiseceginden, SSD
pratikte, doz siddeti ve % DD arasinda bir uyum saglayacak mesafede olmalidir. MeV
bolgesindeki tedavide, derine yerlesmis tiimdrlerin tedavisinde tavsiye edilen minimum

SSD 80 cm’dir (Khan 1993).

2.6.5. Doku-Hava Orani: TAR ( Tissue-Air Ratio )

TAR kavramu ilk olarak Johns tarafindan 1953 yilinda gelistirildi ve tiimér-hava
orani olarak isimlendirildi. Zamanla bu ifade rotasyon tedavilerinde doz hesaplamasi
icin kullanildi. Rotasyon tedavilerde radyasyon kaynagi, tiimor merkezinde bulunan bir
donme aks1 etrafinda dairesel olarak hareket eder. Tiimoriin merkezinde bulunan
noktaya izomerkez denir. izomerkezli tedavi seklinde, tiimor merkezi tedavi cihazinin
tim yonelimleri i¢in kaynak-aks-mesafesi, SAD (source-axis-distance) sabit kalacak
sekilde izomerkez noktasina getirilir. Eger hastanin kesiti dairesel ve tiimor, merkezi
yerlesimli olsaydi SSD sabit kalirdi. Ancak, hasta dis ylizeyi (konturu) dairesel olmayip
bir dereceye kadar oval oldugundan ve siklikla tiimor, merkezi yerlesimli olmadigindan
SSD donme acistyla degisir. Bir izomerkezli tedavide sabit SSD teknigine gore hesap
yapmak uygun degildir. TAR kavrami, bu problemi ¢dzmek igin, &zellikle “°Co

Teleterapi cihazlarinda 6nemli bir parametredir.

TAR, doku igerisindeki bir d derinligindeki dozun, ayni derinlikteki havadaki

doza oranidir. TAR, enerji, derinlik ve alan genisligiyle degisir. Mel mertebelerindeki
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tedavilerde TAR, en biiyiik degere build-up noktasinda ulasir ve bu noktadan sonraki
derinliklerde ¢ok az miktarda degisir. Maksimum doz noktasinin &tesindeki 7AR

degerleri iistel olarak azalir.

2.6.6. Doz Profili

Tedavide belirlenen alan kenarlar1 kolimatorler yardimiyla olusturulur.
Kolimatorlerden diverjansiyel olarak (koni seklinde) yayilan 1sin demetinin sekli,
kolimatdrlerin geometrisine bagli olarak degisir. Ideal olarak alan kenarlarindaki doz
diisiisii, verilemek istenen dozun % 50’si kadar olmalidir. Radyoterapi cihazlarinin rutin
kontrollerinden biri de, merkezi eksen lizerindeki sabit bir nokta etrafinda doz
degisimlerini incelemektir. Eger ii¢c boyutta, merkez ekseni z-ekseni olarak segersek, bu
eksen {lizerinde sabit bir noktaya gore x veya y-ekseni iizerindeki noktalarin doz
degerlerinin taranmasina doz profili denir. Boylece elde edilen doz profili grafiginden
alan kenarlarinin kontrolii ve doz dagiliminin yatay olarak derinlikle degisimi

incelenebilir.
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3. YONTEM

3.1. Monte Carlo Yontemi

Monte-Carlo Yontemi istatistik teknikler kullanarak bir deneyi veya olay1 sayisal
olarak taklit etmektir. Bu yontem fen ve sosyal bilimlerin ¢ok g¢esitli alanlarinda
kullanilmaktadir. Bu yontemin kisaca anlatimi ve anlagilmasi daha kolay oldugundan
Cengiz (1991)’den alinmstir.

Belli bir 6lgme veya deneyde elde edilen degerler, bir gelisiglizel say1 kiimesi
olusturur. Gelisigiizel sayilar kiimesinde herhangi bir sayinin gelme olasilig1 6tekilerden
farkli olabilir. Olasiliklar ayni ise bdyle bir kiimeye diizgiin dagilimli gelisigiizel sayilar
kiimesi denir. Sayisal olarak bir deneyi veya olay:1 taklit etmek i¢in, 0-1 arasinda
degerler alan diizgiin dagilimh gelisigiizel sayilar1 kullanarak, ele alinan olayla ilgili
olasilik dagilimma sahip, belli bir g-b araliginda degerler alan gelisiglizel sayilar
iretmek gereklidir. Yontemin hatasiz islemesi ic¢in, 0-1 aralifinda gercekten esit
olasiliklarla gelen gelisigiizel sayilar elde edilmesi Onemlidir. Bundan sonra 0-1
araliginda diizglin dagilimh gelisiglizel sayilart kisaca gelisiglizel say1 olarak
isimlendirip ¢ ile gosterecegiz.

Gelisigiizel sayilar gesitli ifadeler kullanilarak tiiretilmektedir. Bu ifadelerden

birisi asagida verilmistir.

Y, =Tamsay(AX, /M), X,,, =AX, -MY,, q,=X,,, /M, (3=0,1,2,--) (3.1)

Burada 4 ~100 ve M miimkiin oldugu kadar biiyiik bir tamsayidir. Denk.(3.1) ile
verilen gelisigiizel say1 iireteci M" den kiiciik bir pozitif tamsay1 olan X, baslangi¢c degeri
ile baslatilir. Ureteci i-nci kez calistirildiginda bir onceki Xi; degeri kullanilir. Bu
gelisigiizel say1 dizisi M-l deger sonra kendisini tekrar eder. Tekrar periyodunun biiyiik
olmas1 belli bir dizinin istenilen gelisigiizellikte olmasi anlamina gelmez. Denk.(3.1)
veya daha bagka ifadelerden elde edilen say1 dizileri tam gelisigiizel degildirler. Uretilen
gelisigilizel sayilarin diizgiin dagilimhilik ve gelisigiizellik testleri yapilmakladir. Bunun

icin cesitli test teknikleri kullanilmaktadir. Boyle formiillerden elde edilen gelisigiizel
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say1 dizisine sozde (pseudo) gelisigiizel sayilar denir. Sozde gelisigiizel deyimi, ¢
degerlerinin ard arda yeteri kadar gelisigiizellikte olmalarina ragmen, bilinen bir cebirsel
ifadeden tiretilmis olduklarini anlatmaktadir.

Bu calismada Turbo Basic Version 1.00 Compiler’in gelisigiizel say1 {iireteci

kullanilmastir.

3.1.1. Temel Monte Carlo ilkesi

Belli bir 6lgme veya deneyi bir olay olarak isimlendirelim. Herhangi bir olayin
belli olasiliklarla meydana gelen ¢esitli sonuglar1 vardir. Bu sonuglar da ayr1 ayr birer
olay olarak diisiintilebilir. S6z gelisi, elektronun bir ortamda etkilesmesi bir olay; elastik
sacilma, inelastik sa¢ilma ve bremsstrahlung da bu olayin birer sonucudur. Bu ii¢ sonug
da birer olaydir. S6z gelisi elastik sagilma bir olay, bu olayda elektronun 25°’ye
sagilmas1 bu olayin bir sonucudur. n-tane sonucu ve bu sonuglarin meydana gelme
olasiliklar1 Py P,,--,P, olan bir olay tasarlayalim. Tasarladigimiz bu olay1 gelisigiizel
sayilar kullanarak taklit etmek isleyelim. Gelisigiizel say1r eksenini Sekil 3.I’de
goriildiigii gibi n-tane bolgeye ayiralim. Her bir bolgenin genisligi, o sonucun ortaya

¢ikma olasilig1 kadar olsun.

1.Sonug 2.Sonug 3.Sonug n.Sonug
Bolgesi Bolgesi Bolgesi Bolgesi
I | | | | I
I I I I I I
0 P, Pi+P; P +P,+P; Pi+Py 4Pyt 1

Sekil 3.1: Gelisigiizel say1 eksenine n-tane sonug bdlgesinin yerlestirilmesi.

Sekil 3.1’de gosterilen gelisigiizel sayilar1 sonug bolgelerine ayirmakla gelisigiizel
sayilarin P, olasilikla belirlenen miktarini 1.sonug, P, olasilikla belirlenen miktarini
2. sonug, P3 olasilikla belirlenen miktarini 3. sonug, -+, P, olasilikla belirlenen miktarini
da n.sonug¢ i¢in aymrmis olduk. Bdylece tiiretilen bir gelisigiizel sayr hangi sonug

bolgesine diiserse olayda o sonu¢ meydana gelmistir. Yani,
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0<g<P ise 1.sonug,
P, < g <P/+P; ise 2. sonug,
P+ P+ +P,;<qg<1 1isen.sonug
meydana gelir.
Simdi de, a < x < b aralifinda, her bir x sonucun ortaya ¢ikma olasilig1

f(x) siklik fonksiyonu ile belirlenen bir olay1 taklit etmek isteyelim. Olayda sonucun

x ile x+dx arasinda bir deger alma olasilig,

p(x)dx = bf(x—)dx (3.2)

j F(x)dx

“dir. p(x) fonksiyonuna Olasilik Yogunluk Fonksiyonu adi verilir. Toplam olasilik

yogunluk fonksiyonu veya olasilik dagilim fonksiyonu,

PQJ:Ip@Wh' (3.3)

seklinde tanimlanir. a<x<b araligindaki her x degerine karsilik P(x) fonksiyonu
0-1 araliginda gelisigiizel degerler alir. P(x) degerlerinin ortaya ¢ikma sayisi, yani siklik

fonksiyonu diizgiin bir dagilim gosterir. O halde P(x)’1 ¢’ya esitleyebiliriz:

q = P(x) (3.4)

Denk.(3.2), (3.3) ve (3.4) kullanilarak,
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[ £y

q (3.5)

[ f(xyx

elde edilir. Denk.(3.5) Temel Monte Carlo Ilkesi olarak bilinir. Denk.(3.5)’den x, tersine
¢oziiliip ¢’ya bagl olarak,

x=P7(q) (3.6)

seklinde elde edilir. Tiretilen her bir ¢’ya karsilik bir x degeri Denk.(3.6)’dan
hesaplanir. Boylece, 0-1 arasi diizgiin dagilimli g degerleri kullanilarak a-b araliginda

f(x) dagilimli x degerleri elde edilir.
3.1.2. Reddetme Yontemi

Monte Carlo Yontemi’nin uygulanmasinda harcanan bilgisayar zamanini
minimuma indirmek gereklidir. Bir dagilimin 6rneklenmesinde c¢ogunlukla Temel
Monte Carlo ilkesi kullanilamaz. Bu ilke, ancak Denk.(3.5)’deki integralin analitik
olarak alinabildigi ve bulunan ifadenin tersine ¢Oziimiiniin analitik olarak miimkiin
oldugu durumlarda kullanilabilir. Cogu uygulamalarda bu sartlar saglanamadigi i¢in
Reddetme YoOntemi’ni kullanmak gerekir.

a<x<b arahginda f{x) siklik fonksiyonu ile belirlenen bir olayr Reddetme
Yontemi ile orneklemek isteyelim. Bunun ig¢in r(x)=sabit dagilimindan yararlanilir.

Sekil 3.2°de temsili f(x) ve r(x)=sabit dagilimlar1 goriilmektedir.
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fx)

r(x)=sabit

\

v

a X b x

Sekil 3.2: Reddetme yontemi ile 6rneklenmek istenen dagilim, f(x) ve diizgiin
dagilim, r(x).

r(x)=sabit dagilimma Temel Monte Carlo ilkesi kolayca uygulanir. Sekil 3.2°de
goriildiigli gibi tiiretilen bir ¢ ile (x) dagiliminin 6rneklenmesinden elde edilen bir x
degerinin sikli§1 r(x)=sabit’tir. Bu sikligin f(x) olma olasilig1 f(x)/r(x)’dir. Diizgiin
dagilimli olarak tiiretilen x degerlerinin f(x)/r(x) olasiligiyla belirlenen miktart
f(x) dagilimlidir. Boylece r(x) dagilimi, Sekil 3.2’de goriilen r(x)=sabit dagiliminin
orneklenmesiyle elde edilen diizgiin dagilimli x degerlerinden, f(x) ile x ekseni arasinda

kalanlar1 kabul edilip, digerleri reddedilerek orneklenir. Yontemin verimi,

i f(x)dx

€ (3.7)

l jb.r(x)dx

seklinde tanimlanmustir. Verimi yiikseltmek ve fazla hesaplamalardan kurtulmak igin,
siklik fonksiyonu f{x), maksimum degerine boliinerek g(x)=f(x)/f(x)max fonksiyonu elde
edilir ve bu g() dagilimm orten r() dagilimi da r()=1 seklinde segcilir.

r(x)=1 dagilimma Temel Monte Carlo ilkesi uygulanirsa,
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x=a+(b-a)q (3.8)

ifadesi elde edilir. Bir ¢ tiiretilerek Denk.(3.8)’den bir x degeri bulunur. Bulunan bu

x degerinin sikliginin f{x) olma olasih@1 g(x)/r(x)=g(x) dir. Ikinci bir ¢ tiiretilerek,

q<g(x) (3.9)

sartina bakilir. Elde edilen x, bu sart saglanirsa kabul edilir, saglanmazsa reddedilir ve
islem tekrarlanir. Boylece, diizgiin dagilimli x degerlerinden f(x) dagilimli x degerleri
elde edilir.

Cogu durumlarda reddetme yonteminin verimi ¢ok diisiik olmaktadir. Bu gibi
durumlarda r(x)=sabit diizglin dagilim1 yerine, bu f(x) dagilimini1 6rten bir »(x) dagilimi
kullanilir. Diizgiin dagilim r(x)=sabit’e dikdorigensel reddetme fonksiyonu, f(x)
dagilimini 6rten herhangi bir 7(x) dagilimina da orten reddetme fonksiyonu adi verilir.

Sekil 3.3°de temsili f(x) ve r(x) dagilimlar1 goriilmektedir.

a2

fx)

rix) L
<L =

v

a X b X

Sekil 3.3: Reddetme yontemi ile 6rneklenmek istenen dagilim, f(x) ve reddetme
fonksiyonu, 7(x).
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Orten reddetme fonksiyonu su 6zellikleri saglamalidir:
1. a<x<bigin r(x) ~ f(x) olmali,
it. r(x) dagilimina Temel Monte Carlo ilkesi Denk.(3.5)’e uygulanarak,
Denk.(3.6)’dan analitik olarak elde edilebilmelidir.

Bu iki sart1 saglayan birden fazla 6rten reddetme fonksiyonu varsa, bunlar arasindan,
Denk.(3.7) ile tanimlanan verimi en yiiksek ve en az karmasik olani1 kullanilmalidir.
Sekil 3.3°de goriildiigii gibi r(x) ile f(x) egrileri arasinda kalan alan ne kadar kiigiikse

verim de o kadar yiiksek olur.

Temel Monte Carlo ilkesi Denk.(3.5), orten reddetme fonksiyonu r(x)’e
uygulanarak, Denk. (3.6)’dan analitik olarak elde edilir. Bir g tiiretilerek Denk.(3.6)’dan
bir x sayist bulunur. Sekil 3.3’de goriildiigii gibi bu x sayisinin sikligi r(x)’dir. Bu
sikligin f{x) olma olasilig1 f{x)/r(x)’dir. ikinci bir g tiiretilerek,

q< f(x)/r(x) (3.10)

sartina bakilir. Bu sart saglanirsa x kaydedilir, saglanmazsa reddedilir ve islem
tekrarlanir. Boylece, r(x) dagilimli x degerlerinden, f(x) dagilimli x degerleri elde

edilir.

3.1.3. p-Isimin Enerjisinin Orneklenmesi

%Co kaynagindan yaymlanan fotonlar tek enerjili ve izotropik olarak yaymlanir.
Fotonlar % 99.9736 olasilikla 1.17 MeV ve % 99.9856 olasilikla 1.33 MeV enerji
degerlerinde yayilanir (Tablo 3.1).
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Tablo 3.1:*°Co’dan yaymlanan y-1sinlari enerjileri ve yaymlanma olasiliklar1.

Parcalanma
, .. Bagina OLASILIK
Cins | Enerji E; (keV) Yayinlanma -
Olasihgi (%)
1 1173.237 99.9736 0.49997
2 1332.501 99.9856 0.50003

Calismada, ®°Co Teleterapi kaynagi, yarigcapmm (0.75 cm), SSD (80 ¢m)’nin
yaninda ¢ok kiiciik olmasi sebebiyle nokta kaynak olarak alinmistir. Kaynaktan
yayinlanan p-isinlarinin yayinlanma olasiliklari, #;, toplam olasilik 1 olacak sekilde
belirlenmistir (Tablo 3.1). Ilk olarak, kaynaktan yaymlanan p-isinlarinmn fantom
ylizeyine ulasmadan onceki c¢evre ortamlarda (kaynak, hava, kolimatdr, ---) yaptigi
etkilesmeler sonucu enerji kayiplar1 ihmal edilmistir. Tiiretilen bir ¢ ile y-1g1mninin

enerjisi g <7, ise E; diger durumda E; olarak 6rneklenmistir.

y-isinlarmin  fantom yiizeyine ulagmadan Onceki c¢evre ortamlarda yaptigi
etkilesmeler sonucundaki enerji dagilimlart Rogers (1988) tarafindan deneysel olarak
elde edilmistir. Bu dagilim Sekil 3.4’de ve degerleri de Tablo 3.2°de goriilmektedir.
Ikinci olarak, fantom yiizeyine ulasan y-isinlarinin enetjileri bu dagilim kullamlarak
asagidaki gibi 6rneklenmistir:

Kolimatorii gectikten sonra su veya cilt yiizeyine gelen y-isiminin enerjisi,

tiiretilen bir ¢ ile

q<n, ise £ ,
q<nmn +n, ise Es ,
q <1, +1, +1; ise E3 ,

q<m +n,+n;++n, ise Ex,
g<l 1se Ey7

olarak orneklenmistir.
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Sekil 3.4: Kolimator bolgesini gectikten sonra 80 cm SSD’deki enerji dagilima.

Tablo 3.2: “°Co Teleterapi cihazindan elde edilen deneysel degerler.

CiNS ENERJI SAYMA YAYINLANMA OLASILIK n;

E; (MeV) OLASILIK (Normalize)
1 0.05 3.62E-05 2.2433E-05 2.2433E-05
2 0.1 0.00132 0.00081801 0.0008404
3 0.15 0.01301 0.00806232 0.0089028
4 0.2 0.02561 0.01587056 0.0247733
5 0.25 0.03763 0.02331937 0.0480927
6 0.3 0.03554 0.02202419 0.0701169
7 0.35 0.02971 0.01841133 0.0885282
8 0.4 0.02459 0.01523846 0.1037667
9 0.45 0.02027 0.01256135 0.116328
10 0.5 0.02115 0.01310669 0.1294347
11 0.55 0.02289 0.01418497 0.1436197
12 0.6 0.01879 0.01164419 0.1552639
13 0.65 0.01763 0.01092534 0.1661892
14 0.7 0.01677 0.0103924 0.1765816
15 0.75 0.01813 0.01123519 0.1878168
16 0.8 0.01827 0.01132195 0.1991387
17 0.85 0.01972 0.01222051 0.2113593
18 0.9 0.02157 0.01336696 0.2247262
19 0.95 0.02222 0.01376977 0.238496
20 1 0.02756 0.01707897 0.255575
21 1.05 0.03 0.01859105 0.274166
22 1.1 0.02879 0.01784121 0.2920072
23 1.15 0.02588 0.01603788 0.3080451
24 1.165 0.00366 0.00226811 0.3103132
25 1.175 0.53814 0.33348619 0.6437994
26 1.325 0.03665 0.02271206 0.6665115
27 1.335 0.53814 0.33348619 1
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3.1.4. y-Istm Dogrultusunun Orneklenmesi

Sekil 3.5°de goriildiigli gibi bir nokta kaynak-fantom diizenegi tasarlanmustir.
Nokta kaynagin fantomdan SSD kadar yukarida xyz koordinat sisteminin baglangi¢
noktasina yerlestirildigi diisiiniilmiistiir. z-ekseni SSD mesafesi boyunca asagiya dogru
secilmistir. izotropik nokta kaynaktan uzayin her ydniine y-151n1 yayimlanma olasiligi
aynidir. Kaynaktan yayinlanan bir y-1sinin dogrultusu kiiresel koordinatlarda kutup agisi

(0) ve azimut agis1 (@) ile belirlenir. Nokta kaynaktan yayinlanan y-1gininin

dogrultusunun kutup agis1, 0 < 8 < 7 ve azimut agis1, 0 < ¢ <27 aralifinda degisir.

Nokta
Kaynak

S

Sekil 3.5: Nokta kaynak-fantom geometrisi.

Klinik uygulamada, tedavi alan kenarlarinin kolay islem yapilabilmesi ve kanserli

doku ile kritik organlarin sinirlandirilabilmesi i¢in hasta {lizerine diisiiriilen radyasyonun
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sekli, cilt iizerinde dikdortgen olmalidir. Nokta kaynaktan belli bir kat1 agida yayinlanan
radyasyonun sekli koni oldugundan, koninin hasta {izerindeki sekli dairedir.
Uygulamada, Sekil 3.6’da goriildiigii gibi kursun kolimatdrler kullanilarak bu konin,
dikdortgen prizma haline doniistliriilmesiyle, hasta iizerindeki sekli dikdortgen hale
getirilir. Dikdortgen yilizeye diisen y-isinlart  reddetme yontemi kullanilarak
orneklenmistir. Bunun i¢in, Sekil 3.7°de gorildiigii gibi, dairesel koni ylizeyinin ¢api,

dikdortgenin kdsegeni olacak sekilde bir yap1 tasarlanmistir.

Kaynak
Kapsiilii
y \ 1.Kolimator
< 2.Kolimator
/ SSD
Su
Fantomu > Ze
T
YF
Z v

Sekil 3.6: Iki boyutlu kaynak kapsiilii, kolimatdrler ve su fantomu.
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ELY

Nokta
Kaynak

| ‘

&q

Sekil 3.7: Orneklenen radyasyon demeti ve alan kenarlari.

Kutup agis1 6y olan koni i¢ine yayinlanan p-isinlariin kutup acgisi, Temel Monte-Carlo
ilkesi kullanilarak,

jQ dQ

(3.11)
de

Tiim
Yénelisler

j:”j:sin 0'd0'dg znj:sin 0'do’

q = 27 0, - 0y (312)
jo jo sin 0d6dgy  2rx jo sin 6d 6
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_ l—cosd 313
1—-cosé, (3-13)
seklinde elde edilen ifadenin tersine ¢ézliimiinden bulunan,
cos @ =1+ g(cos 6, —1) (3.14)

ifadesinden Orneklenmistir. Azimut agisi, 0< ¢ <27 araliginda diizgiin dagilimh

oldugu i¢in, 6rnekleme ifadesi Temel Monte-Carlo ilkesinden,

q=-5—-= (3.15)

¢ = 2nq (3.16)

olarak elde edilmistir. Azimut acis1 da bu ifadeden drneklenmistir. Fotonlarin, fantom
ylizeyine ulagmadan dnceki ¢evre ortamlarla yaptiklari etkilesmelerin dikkate alindigi
ikinci 6rneklemede, izotropiklikten bozulmalari ihmal edilmistir. y-1s1ninin, dogrultman

kosiniisleri,

a =sinfcos¢ (3.17)

L =sinfsing (3.18)

y =cosd (3.19)
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olmak tizere koni ylizeyine giris koordinatlari,

X, =ra (3.20)
Yo =1p (3.21)
2y =1y (3.22)

“dir. Burada r = ssd /cos @ ’dir. Hesaplanan 6nyiizey koordinatlar,, — A4/2<x,< A4/2
ve —B/2<y, < B/2 sartlarim1 sagliyorsa fotonun tedavi alani olan dikdortgen yiizey

tizerine diistiigli belirlenmis, aksi halde basa doniilerek yeni enerji ve dogrultulu bir

foton takibine gegilmistir.

3.1.5. Serbest Yol Orneklemesi

Su fantomuna giren /, siddetli y-151n1, x kalinligin1 gegtikten sonra sahip oldugu

1 siddeti, iistel yasaya gore,

I=l)e™ (3.23)

’dir. Bu ifade ayn1 zamanda p-1sinlarinin serbest yol dagilimidir. Bu dagilim kullanilarak

fotonun aldig1 serbest yol icin Temel Monte-Carlo ilkesi,
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- J‘:I.dx - J.: I,e ™" .dx

4= " P (3.24)
I 1.dx J‘ I,e " .dx
0 0
kullanilarak elde edilen,
g=>1-¢") (3.25)
ifadesinin tersine ¢éziimiinden,
In(1-
¢=_Id-9) (3.26)
y7i

ornekleme bagintisi elde edilmistir. ¢’nun, 0 ile 1 arasinda gelme olasilig1 esit

oldugundan, 1-g degeri yerine ¢ degeri alinabilir ve boylece,

l=—-— (3.27)

olur. Bu islem, programin ¢alisma zamanini kisaltmak i¢in de énemlidir. Su ylizeyine
diisen fotonun giris dogrultusunda belli bir serbest yol gittigi varsayilmis ve serbest yol
bu ifadeden &rneklenmistir. Orneklenen serbest yol vektdriiniin  xyz-koordinat
sisteminde bilesenleri, x, =/« , y, =/(f ve z, =/(y bulunmustur. y-1s1nmnin fantoma
giris vektorii ile serbest yol vektorii toplanarak ilk etkilesme noktasi vektoriiniin

bilesenleri,
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X=X, +X (3.28)

Y=Yt (3.29)

z=2z,+z (3.30)
elde edilmistir.

X, /2<x<x,/2 (3.31)

-y, /25y<y. /2 (3.32)

SSD<z<S8SD+z, (3.33)

sarlarina bakilmistir. Burada xz, yr ve zp sirasiyla su fantomunun x, y ve z boyutlaridir.
Sartlar saglaniyorsa, fotonun, fantom i¢inde oldugu belirlenerek etkilesme cesidi
orneklenmis, aksi halde fantomun digina kactigi belirlenmis ve basa doniilerek yeni

enerji ve dogrultulu bir foton takibine geg¢ilmistir.

3.1.6. Etkilesme Cesidinin Orneklenmesi

Fotonun, fantom igerisinde oldugu belirlendikten sonra, fotonun ortamla yaptig
etkilesme cesidi &rneklenmistir. Ornekleme igin, fotonun enerjisine bagli olarak, su
ortamindaki kiitle zayiflama katsayilarinin bilinmesi gereklidir. Calismada Hubbell
(1996)°daki degerler kullanilmis ve fotonun yaptig1 etkilesmeler arasinda fotoelektrik
olay ve Compton sagilmasi dikkate alinmistir. Fotoelektrik olay i¢in kiitle zayiflama

katsayis1 u, Compton sagilmasi i¢in kiitle zayiflama katsayist . olmak iizere, toplam
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kiitle zayiflama katsayis1 ur = w+ p.’dir. Bu degerler Tablo 3.3’de gdosterilmistir.
Tabloda bulunmayan ara enerji degerlerine karsilik gelen kiitle zayiflama katsayilari, iki
nokta arasi dogru kabul edilerek elde edilmistir (Cengiz 1986). Fotoelektrik olay ve

Compton sagilmasi olasiliklari sirastyla, P, = u,/pu,ve P, = pu, / p, dir. Tiretilen bir
gelisigiizel say1 ile etkilesmenin, g < P, ise fotoelektrik olay, diger durumda Compton
sacilmasi oldugu belirlenmistir.

Tablo 3.3: Su i¢in kiitle zayiflama katsayilari1 (Hubbel 1969)

| COMPTON FOTO§E§§TRIK
ENERIJI ICIN iCIN
(MeV) 'uf 1
(em”/g) (cm{ /a)
1.00E-03 1.32E-02 4.08E+03
1.50E-03 2.67E-02 1.37E+03
2.00E-03 4.18E-02 6.16E+02
3.00E-03 7.08E-02 1.92E+02
4.00E-03 9.43E-02 8.20E+01
5.00E-03 1.12E-01 4.19E+01
6.00E-03 1.26E-01 2.41E+01
8.00E-03 1.44E-01 9.92E+00
1.00E-02 1.55E-01 4.94E+00
1.50E-02 1.70E-01 1.37E+00
2.00E-02 1.77E-01 5.44E-01
3.00E-02 1.83E-01 1.46E-01
4.00E-02 1.83E-01 5.68E-02
5.00E-02 1.80E-01 2.73E-02
6.00E-02 1.77E-01 1.49E-02
8.00E-02 1.70E-01 5.77E-03
1.00E-01 1.63E-01 2.76E-03
1.50E-01 1.47E-01 7.31E-04
2.00E-01 1.35E-01 2.89E-04
3.00E-01 1.18E-01 8.16E-05
4.00E-01 1.06E-01 3.49E-05
5.00E-01 9.66E-02 1.88E-05
6.00E-01 8.94E-02 1.17E-05
8.00E-01 7.86E-02 5.92E-06
1.00E+00 7.07E-02 3.68E-06
1.02E+00 6.99E-02 3.43E-06
1.25E+00 6.32E-02 2.33E-06
1.50E+00 5.74E-02 1.69E-06
2.00E+00 4.90E-02 1.06E-06
2.04E+00 4.84E-02 1.03E-06
3.00E+00 3.86E-02 5.94E-07
4.00E+00 3.22E-02 4.08E-07
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5.00E+00 2.78E-02 3.09E-07
6.00E+00 2.45E-02 2.48E-07
7.00E+00 2.21E-02 2.08E-07
8.00E+00 2.01E-02 1.78E-07
9.00E+00 1.85E-02 1.56E-07
1.00E+01 1.71E-02 1.39E-07
1.10E+01 1.60E-02 1.25E-07
1.20E+01 1.50E-02 1.13E-07
1.30E+01 1.41E-02 1.04E-07
1.40E+01 1.33E-02 9.59E-08
1.50E+01 1.27E-02 8.91E-08
1.60E+01 1.21E-02 8.31E-08
1.80E+01 1.10E-02 7.33E-08
2.00E+01 1.02E-02 6.56E-08
2.20E+01 9.44E-03 5.93E-08
2.40E+01 8.82E-03 5.41E-08
2.60E+01 8.28E-03 4.98E-08
2.80E+01 7.81E-03 4.61E-08
3.00E+01 7.40E-03 4.29E-08
4.00E+01 5.88E-03 3.19E-08
5.00E+01 4.91E-03 2.53E-08
6.00E+01 4.23E-03 2.10E-08
8.00E+01 3.33E-03 1.57E-08
1.00E+02 2.77E-03 1.25E-08
1.50E+02 1.97E-03 8.32E-09
2.00E+02 1.55E-03 6.23E-09
3.00E+02 1.10E-03 4.14E-09
4.00E+02 8.57E-04 3.11E-09
5.00E+02 7.10E-04 2.48E-09
6.00E+02 6.08E-04 2.07E-09
8.00E+02 4.75E-04 1.55E-09
1.00E+03 3.91E-04 1.24E-09
1.50E+03 2.73E-04 8.26E-10
2.00E+03 2.11E-04 6.19E-10
3.00E+03 1.47E-04 4.13E-10
4.00E+03 1.13E-04 3.10E-10
5.00E+03 9.26E-05 2.48E-10
6.00E+03 7.86E-05 2.06E-10
8.00E+03 6.05E-05 1.55E-10
1.00E+04 4.94E-05 1.24E-10
1.50E+04 3.41E-05 8.25E-11
2.00E+04 2.63E-05 6.19E-11
3.00E+04 1.81E-05 4.13E-11
4.00E+04 1.39E-05 3.10E-11
5.00E+04 1.13E-05 2.48E-11
6.00E+04 9.57E-06 2.06E-11
8.00E+04 7.34E-06 1.55E-11
1.00E+05 5.97E-06 1.24E-11
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Su fantomu, sogurulan enerjinin belirlenebilmesi i¢in Sekil 3.8’de goriildiigii

gibi kiiplere boliinmiistiir (Jenkins 1988). Her bir kiip bir sogurulan enerji noktasini

temsil etmektedir.
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Sekil 3.8: Isin sekli ve su fantomunun kiiplere ayrilmasi.

Etkilesme fotoelektrik olay ise, fantoma giren y-1s1n1 tiim enerjisini ortamdaki bir
atomik elektrona aktarmistir. Elektronlar, menzilleri ¢ok kiigiik oldugundan etkilesme
noktasinin biraz disina kadar gidip sogurulabilirler. Bu durum sogurulan enerjinin
koordinatlarini ¢ok az degistirir. Istatistik olarak, bu degisim dikkate alinsa bile sonucu
degistirmez. Ayrica elektronlarin menzilleri etkilesme noktasini temsil eden kiiciik
kiiplerin digina ¢ikacak kadar biiyiik degildir. Bremsstrahlung olay1 sonucu olusan
ikincil fotonlarin etkilesme noktasinin disina kagirdiklar1 enerji ihmal edilmistir.
Bundan dolay1 etkilesmenin oldugu noktada tiim enerjinin soguruldugu varsayilmistir.

Etkilesme noktasinin bulundugu xyz koordinatlarina sogurulan enerji, £, =F,

kaydedilmis ve yeni bir foton takibine gecilmistir.
Etkilesme Compton sa¢ilmasi ise, p-151m1 Denk.(2.9)’da verildigi gibi bir
E’ enerjisi ile @ agisina sacgilir. Sacilma agist 6, Denk.(2.10)’da verilen Klein-Nishina

acisal dagilimindan Orneklenmistir. Temel Monte-Carlo yontemi ile yapilan
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orneklemede clde edilen ifadenin tersine ¢Oziimii, analitik olarak miimkiin
olmadigindan, bu drneklemede reddetme yéntemi kullanilmistir. Calismada Ozmutlu
(1991) tarafindan Onerilen orten reddetme fonksiyonu kullanilmistir. Klein-Nishina

diferansiyel sagilma tesir kesiti;

. kP(1-x)?

A ey (s (.34

dx +k(1-x)T
*dir. Burada x=cos¢’dir. Ozmutlu érten reddetme fonksiyonu,

kD=1 (‘;()k_) ] (3.35)
*dir. Burada a(k) ve b(k),

Sk =r(k,])=2 (3.36)

Se=D)=r(k-1)=c, (3.37)

c, =22k> + 2k +1)/(2k +1)° (3.38)
olmak iizere,

a(k) =2b(k)—1] (3.39)

b(k)=(1+c,/2)/(1—c,/2) (3.40)



47

olarak elde edilmistir. Temel Monte Carlo ilkesi Denk.(3.5), orten reddetme fonksiyonu

r(k,x)’e uygulanarak,
x=b(k)-[b(k)+1](cy)? (3.41)

olarak elde edilmistir. Bir ¢ degeri tiiretilerek bu ifadeden bir x degeri bulunmustur.

Ikinci bir ¢ degeri tiiretilerek
q<g(k,x) (3.42)

sartina bakilmistir. Burada g(k,x)=f(k,x)/r(k,x)’dir. Bu sart saglanirsa x degeri kabul
edilmis, aksi halde Denk.(3.41)’den yeni bir x degeri orneklenerek islem tekrarlanmistir.

Bu sekilde 6rneklenen x degerinden, sagilan fotonun enerjisi,

=L

1 (3.43)
l-x+—
k

ifadesi kullanilarak, E'= k"mc’ olarak belirlenmistir. Atomik elektrona aktarilan enerji,
E, = E— E'dir. Elektronlarin etkilesme noktasini temsil eden kiiciik kiiplerin disina
kacirdiklar1 enerji, fotoelektrik olayda oldugu gibi ihmal edilmistir. Etkilesme
noktasinin bulundugu xyz koordinatlarina sogurulan enerji, E,, kaydedilmis ve foton
takibine devam edilmistir.

Sagilan fotonun azimut agisi, ¢, Denk.(3.16)’dan ve aldig1 serbest yol, ¢' de
Denk.(3.27)‘den 6rneklenmistir. Orneklenen serbest yol vektoriiniin bilesenleri,
x,=l'a, y,=0'B ve z, ="y bulunmustur. Serbest yol vektorii ile birinci etkilesme

noktas1 vektorii toplanarak ikinci etkilesme noktasinin koordinatlar1 elde edilmistir.
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Bu noktanin, x, y, z koordinatlari,

- X, /2<x<X, /2 (3.44)
~Y, /2<y<Y, /2 (3.45)
SSD<z<SSD+Z, (3.46)

ise fantomun i¢inde kaldigi, aksi halde fantomun disina kactigi belirlenmistir. Nokta
fantomun disindaysa basa doniilerek yeni bir foton takibine geg¢ilmistir. Nokta fantomun
icinde ise etkilesme tiirii orneklenmistir. Etkilesme fotoelektrik olay ise, etkilesme
noktasinin bulundugu xyz koordinatlarina sogurulan enerji, E, = E, kaydedilmis ve
basa doniilerek yeni bir foton takibine gecilmistir.

Etkilesme Compton sagilmasi ise, 3-boyutlu foton takibinin yapilabilmesi igin
yeni bir x’y’z’ koordinat ekseni seg¢ilmistir. Sekil 3.5’de goriildiigii gibi bu yeni
koordinat sisteminde z’, gelen fotonun dogrultusunda ve y //xoy-diizlemi olacak sekilde
secilmigtir. x’y’z” koordinat sisteminde sagilan y-isimninin gelis dogrultusu ile yaptigi
sacilma acist @', Klein-Nishina formiiliinden ve azimut acist ¢', Denk.(3.16)’dan
orneklenmis ve sacilan fotonun enerjisi £’ olarak belirlenmistir. Atomik elektrona

aktarilan enerji, £, = E'-E'"’dir. Birinci sagilmadan sonra koordinat doniisiimlerine

gerek yoktur. Ikinci sacilmadan sonra x’y’z’ koordinat sisteminde &rneklenen serbest
yol bilesenleri, xyz koordinat sistemine doniistliriilmiistiir. x’y’z” koordinat sisteminde

y-1s1ninin dogrultman kosintisleri,

a'=sinf'cos ¢’ (3.47)
S'=sin@'sin ¢' (3.48)

y'=cosf' (3.49)



“diir. x’y z’ koordinat sisteminden xyz koordinat sistemine doniisiim matrisi,
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seklinde elde edilmistir (Cengiz 1991). Denk.(3.47), (3.48) ve (3.49)’daki dogrultman

kosiniisleri kullanilarak, xyz koordinat sistemindeki dogrultman kosiniisleri,

(o ] Al
p|=T|p'
L7 N

ifadesinden elde edilmistir. Sacilan p-151mnin aldigi serbest yol, ¢'', Denk.(3.27)’den

orneklenmistir. Serbest yol vektoriiniin bilesenleri, x; =("a, y, =" ve z, ="y

bulunmus ve ikinci etkilesme noktasinin bilesenlerine eklenerek, iigiincii etkilesme
noktasinin koordinatlar1 belirlenmistir. Bu noktada y-15inmin, fantomdan kagip
kagmadigi Denk.(3.44), (3.45) ve (3.46) sartlarina bakilarak belirlenmistir. Eger foton,
fantomdan kagtiysa, ortama aktardigi enerji ve koordinatlar kaydedilmis ve yeni bir
foton takibine gecilmistir. y-151n1 fantomda kaldiysa fantomdan kacana veya enerjisi
1 keV’in altina diisiinceye kadar takip edilmistir. Enerjisi 1 keV’in altinda olan

y-1sinlarinin fantom i¢inde soguruldugu varsayilmstir.

Calismada, cift olusum olay1 veya Rayleigh Sa¢ilmasi ihmal edilmis ve fotonlarin

madde ile etkilesmesi sonucu ortaya ¢ikan ikincil elektronlar takip edilmemistir.
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4. SONUCLAR VE TARTISMALAR

Co Teleterapi cihazi igin 0.5 cm derinlikde elde edilen doz profilleri Sekil 4.1,
42 ve 4.3 de goriilmektedir. “°Co kaynagindan yaymnlanan y-isinlarinin enerjileri, 1.
ortalama enerji alinarak, 2. parcalanma semast kullanilarak, 3. Rogers tarafindan
deneysel olarak elde edilen dagilim kullanilarak {i¢ farkli sekilde 6rneklenmistir. Alan
kenarlart 10 e¢m x 10 ecm ve SSD 80 cm olarak almmistir. Su fantomu boyutlari
30 cm x 30 em x 30 cm alinmig ve 100 araliga ayrilmistir (aralik genisligi=30/100 cm).
Programda 10° foton takip edilmistir. Grafiklerden gériilecegi iizere alan kenarlarindaki
doz diisiisleri, kabul sart1 olan, verilmek istenen dozun yaklasik % 50’sini vermektedir.
Sekil 4.4’de ti¢ farkli yontemle elde edilen y-isinlarinin doz profilleri karsilagtirilmistir.
Gelen enerji degerlerinin farklilik gostermesi nedeniyle ihmal edilebilecek diizeyde
sapmalar goriilmektedir ve grafikler arasinda uyum gozlenmistir. Singh ve ark. (2000)
tarafindan yapilan calismada, 3.5 c¢m caplh dairesel kolimator harici olarak cihaza
baglanmis ve deneysel olarak doz profili elde edilmistir. Monte Carlo yontemiyle elde
ettigimiz doz profili degerleri Singh ve ark. tarafindan elde edilen degerlerle Sekil
4.5’de karsilastirilmistir. Negatif degerler, doz profili simetrik oldugu i¢in alinmamustir.
Sekilden goriilecegi ilizere disaridan takilan kolimator, enerji kayiplarinm1 ve sagilmalari

arttirdig1 icin alan kenarlarindaki degerlerde kiigiik sapmalar meydana getirmektedir.
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Sekil 4.1: “Co kaynagindan 1.17 ve 1.33 MeV enerjileriyle yaynlanan
y-1s1nlarinin olusturdugu doz profili.
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Sekil 4.2: ®“Co kaynagindan ortalama 1.25 MeV enerjiyle yayimlanan
y-1sinlarinin olusturdugu doz profili.
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Sekil 4.3: Rogers dagilimindan 6rneklenen enerjiyle yayinlanan p-isinlarinin
olusturdugu doz profili.
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Sekil 4.4: 3 farkli enerji yontemiyle elde edilen y-1sinlarinin olusturduklar1 doz
profillerinin karsilastirilmas1 (H: 1.25 MeV enerjili, = 1.17 ve 1.33
MeV enerjili, #: Rogers dagilimindan 6rneklenen enerji ).
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Sekil 4.5: 3.5 cm capli dairesel kolimatorlii Monte-Carlo ve deneysel sonuglarin
doz profillerinin karsilastirmasi (!: Deneysel, # : M.C.).
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%Co Teleterapi cihazi icin 0.5 ¢m derinlikte elde edilen yiizde derin doz egrileri
Sekil 4.6-4.8° de verilmistir. “°Co kaynagindan yayinlanan y-isinlarmin enerjileri,
1. ortalama enerji alinarak, 2. parcalanma semas1 kullanilarak, 3. Rogers tarafindan
deneysel olarak elde edilen dagilim kullanilarak ii¢ farkli sekilde 6rneklenmistir. Alan
kenarlar1 10 ¢m x 10 ecm ve SSD 80 cm olarak alinmistir. Su fantomu boyutlar
30 cm x 30 em x 30 cm alinmis ve deneyle uyumlu olmasi i¢in 30 aralifa ayrilmistir
(aralik genisligi= 1 cm) . Boylece 0.5, 1.5, 2.5, ** cm derinlikte sogurulan doz degerleri
kaydedilmistir. Programda 10 foton takip edilmistir. Ug farkli enerji degerleri
kullanilarak elde edilen yp-1sinlarinin  yiizde derin doz degerleri Sekil 4.9°da
karsilastirilmistir. Grafikler arasinda uyum goézlenmistir. Monte Carlo yontemiyle elde
ettigimiz ylizde derin doz degerleri Singh ve ark. (2000) tarafindan elde edilen
degerlerle Sekil 4.10°da karsilastirilmistir. Biiylik enerji degerlerine dogru sogurulan
doz degerlerinde diistisler gozlenmektedir. Bunun nedenlerinden biri, calismada
Rayleigh sac¢ilmasinin ihmal edilmesidir. Rayleigh sacilmasi sonucu foton enerji
kaybetmeden sacilarak uzak noktalara enerji tasiyacaktir. Fotonun geri sa¢ilma ihtimali
cok diisiik olacagindan foton enerjisini daha derinlerde birakacaktir. Deneysel dl¢timler
yapilirken yiizde derin dozun pik yaptig1 nokta daha sik taranmaktadir. Nokta araliklari
prob denilen iyon odasinin boyutlarindan daha kii¢iik oldugundan yakin noktalar
arasindaki saymalar {ist iiste binmektedir. Boylece bu bolgedeki saymalar gergek

degerleri yansitmamaktadir.

Deneyde kullanilan prob, 0.5 cm ¢aph yaklasik 1 ¢m uzunlugunda silindirik iyon
odalaridir. Deneyde dikkat edilmesi gereken nokta, alinan her bir 6lgii araliginin
genisliginin, prob’un ¢apindan biiyiik olmasidir. Eger 6l¢ii adimi kiigiik olursa 6l¢iilen
doz st iiste sayilacagi i¢in alinan 6l¢iim degeri gergek dozu yansitmayacaktir. Bir bagka
6nemli nokta da ®*Co igin maksimum doz derinligi 0.5 ¢m oldugundan, maksimum piki
gormek i¢in 0.5 c¢m aralikta birden fazla 6l¢lim almamiz gerekmektedir. Fakat yukarida
belirtilen sebepten dolay1r bu aralikta pikin keskinligi ¢ok iyi belirlenememektedir.
Bunun i¢in pikin bulundugu bodlgede, Monte-Carlo yonteminden elde edilen degerler

deneysel degerlere gore daha dogrudur.
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Sekil 4.6: ®°Co kaynagindan 1.17 ve 1.33 MeV enerjileriyle yaymlanan

y-1sinlarinin olusturdugu derin doz egrisi.
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Sekil 4.7: ®Co kaynagindan ortalama 1.25 MeV enerjiyle yaymlanan

y-1sinlarinin olusturdugu derin doz egrisi.
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Sekil 4.8: Rogers dagilimindan 6rneklenen enerjiyle yayinlanan y-isinlarinin
olusturdugu derin doz egrisi.
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Sekil 4.9: 3 farkli enerji yontemiyle elde edilen y-1sinlarinin olusturduklar1 derin
doz egrilerinin kargilagtirilmas1 (H: 1.25 MeV enerjili, ® : 2 farkli
enerjili, # : Rogers dagilimindan 6rneklenen enerjili).
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Sekil 4.10: Monte-Carlo ve deneysel derin doz egrilerinin karsilastirmasi

(": Deneysel, *: M.C.).
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