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OZET

Radyasyon terapisinde Monte Carlo hesaplamalari i¢in ¢esitli kodlar
kullanilmaktadir. Bu calismada, sudaki doz dagilimlarinda Siemens PRIMUS klinik
lineer hizlandiricilardan (LINAC) yayinlanan fotonlarin fiziksel parametrelerinin
etkileri i¢in yeni bir Monte Carlo Simiilasyon Programi (MCSP) gelistirilmistir.

MCSP, fotonlarin madde ile etkilesimleri dikkate alinarak yazilmistir. Burada
baslica iki etkilesme dikkate alinmistir: Compton (inkoherent) sagilmasi ve fotoelektrik
olay. Bir nokta kaynaktan yayinlanarak su fantomu ylizeyine gelen fotonlar,
bremsstrahlung 1sinlaridir. Foton takibinin yapilabilmesi i¢in bu fotonlarin enerji
dagilimlarinin bilinmesi gerekir. Maksimum enerjisi 6 MeV (6 MV foton modu) olan
bremsstrahlung fotonlar1 dikkate alinmistir. 6 MV foton modunda, yayinlanan fotonlarin
enerjileri, Mohan tarafindan deneysel olarak elde edilen spektrumdan &rneklenmistir
(Mohan ve ark. 1985). MCSP’de doz profilleri ve yiizde derin doz egrileri 10’ parcacik
takip edilerek hesaplanmistir. Deneysel Ol¢iimler, Siemens PRIMUS lineer
hizlandiricinin 6 MV foton 1sinlar1 ve 48x48x48 ¢cm® boyutlu su fantomu kullanilarak
yapilmistir. 6 MV foton 1sinlar ile kaynak-fantom yiizeyi mesafesi, SSD=100 cm i¢in
ylzde derin dozlar, 3x3, 5x5, 10x10, 20x20 ve 30x30 cm?® alan boyutlart i¢in hem
MCSP hem de yiiksiik iyonizasyon odasi ile 6lgiilerek elde edilmistir. 6 MV foton
1isinlart i¢in doz profilleri, 3x3, 5x5, 10x10, 20x20 ve 30x30 cm? alan boyutlar1 ve bes
farkli derinlik, 0, 3, 5, 10 ve 20 c¢m i¢in hem MCSP hem de deneysel olarak elde
edilmistir.

Simiilasyonun dogrulugunu ve performansin1 incelemek igin, dlciilen
(deneysel) ve hesaplanan (MCSP) yiizde derin doz egrileri ve doz profilleri
karsilagtirilmigtir. Monte Carlo sonuglari, deneysel sonuglarimiz ile iyi bir uyum

gostermektedir.

Anahtar Kelimeler: Monte Carlo Simiilasyonu, lineer hizlandiricilar, yiizde derin doz,

doz profili, radyoterapi.
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ABSTRACT

Different codes were used for Monte Carlo calculations in radiation therapy. In
this study, a new Monte Carlo Simulation Program (MCSP) was developed for the
effects of the physical parameters of photons emitted from a Siemens PRIMUS clinical
linear accelerator (LINAC) on the dose distribution in water.

For MCSP, it was written considering interactions of photons with matter.
Here, it was taken into account mainly two interactions: The Compton (or incoherent)
scattering and photoelectric effect. Photons which come to water phantom surface
emitting from a point source were bremsstrahlung photons. It were ought to known the
energy distributions of these photons for following photons. Bremsstrahlung photons
which have 6 MeV (6 MV photon mode) maximum energies were taken into account. In
the 6 MV photon mode, the energies of photons were sampled from using Mohan’s
experimental energy spectrum (Mohan at al 1985). For MCSP, Dose (beam) profiles
and Percentage Depth Dose (PDD) curves were calculated following simulating about
10" histories. The measurements were done using 6 MV photon beams of a Siemens
PRIMUS linear accelerator and a 48x48x48 cm’ water phantom. Percentage depth doses
for 6 MV photon beams were determined by both MCSP and measured with thimble
ionization chamber for 3x3, 5x5, 10x10, 20x20 and 30x30 cm? field sizes at SSD=100
cm. Dose profiles for 6 MV photons were determined at five different depths, 0, 3, 5, 10
and 20 cm for the reference field sizes of 3x3, 5x5, 10x10, 20x20 and 30x30 cm’ by
both MCSP and measured.

In order to investigate the performance and accuracy of the simulation,
measured and calculated (MCSP) PDD curves and dose profiles were compared. The

Monte Carlo results were shown good agreement with experimental measurements.

Keywords: Monte Carlo simulation, linear accelerator, percentage depth dose, dose

profile, radiotherapy.
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1. GIRIS

Son yillarda hizla artis gdsteren kanser vakalarmin teshis ve tedavisinde
siklikla radyasyon kullanimina bagvurulmaktadir. Radyoterapi olarak da adlandirilan
Radyasyon Tedavisi, yiiksek enerjili X-1sinlarini, elektron demetlerini ve radyoaktif
izotoplar1 normal dokular i¢in giivenli olan doz sinirlarin1 asmadan kanser hiicrelerini
6ldiirmek i¢in kullanilir. Radyoterapide amag, hasta iizerinde belirlenen hedef hacminde
(target voliimiinde) optimum dozu verirken, kritik organ ve civardaki saglikli dokular1
korumaktir. Iyi bir tedavi yapilabilmesi igin zor geometrilerde bulunan organlarin
tedavisinde radyasyonla 1s1ma yapabilmek i¢in robot kollarin kullanilmasinin yani sira,
ayrintili tiim viicut goriintiilemeleri i¢in (Pozitron Emission Tomography) PET
kullanilmaya baslanmustir.

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 6zellikler tasiyan fantomlar
kullanilmaktadir. Cihazlarin kalibrasyonunda, verilen dozun kabul edilip edilmemesi
icin gerekli olan kabul sinirlar1 simiilasyon yontemleri ile belirlenmektedir.

Calismada kuramsal bilgiler arasinda, kanser hakkinda genel bilgi, kansere yol
acan etkenler, belirtiler ve Tiirkiye’deki kanser istatistigi konusunda bilgiler
sunulmustur. Ayrica deneysel ¢alismada kullanilan Siemens Primus marka klinik lineer
hizlandiricilar hakkinda tanitic1 bilgiler verilmistir.

Bu calismada, radyoterapide kullanilan klinik lineer hizlandiricilarin 6 MV
foton 1ginlarinin kalibrasyonu i¢in gerek duyulan derin doz ve doz profili egrileri, hem
deneysel hem de gelistirdigimiz Monte Carlo Simiilasyon Programi (MCSP) ile elde

edilmistir.



2. TEORI

2.1. KANSER

2.1.1. Kanser nedir?

Kanser viicudun belli bir bolgesindeki hiicrelerin kontrdlsiiz olarak ¢ogalip, o
bolgenin de disina yayilmasindan ileri gelen hastaliklarin genel adidir. Kanser kelimesi
belli bir hastalig1 degil, asir1 hiicre ¢ogalmalar1 ve doku biiylimeleri seklinde kendini
belli eden ¢esitli bozukluklar1 anlatir.

Viicudun tiim organlar1 hiicrelerden olusmustur. Saglikli viicut hiicreleri (kas
ve sinir hiicreleri hari¢) boliinebilme yetenegine sahiptirler. Hiicreler, dlen hiicrelerin
yenilenmesi ve viicut i¢i ve disinda yaralanan dokularin onarilmas: amaciyla bu
yeteneklerini  kullanirlar. Fakat hiicrelerin bu yetenekleri de smirhdir, sonsuz
boliinemezler. Her hiicrenin hayati boyunca belli bir boliinebilme sayis1 vardir. Saglikli
bir hiicre gerektigi yerde ve gerektigi kadar boliinecegini bilir. Bu durum bizlerin
saglikli kalmasini saglar. Eger bu hiicreler gereksiz olarak bdliinmeye baslar ise yeni bir
doku kitlesi olustururlar. Bu normal dis1 kitleye #zimor diyoruz. Tiimorler, benign (iyi
huylu) veya malign (kotii huylu) olabilir.

Benign tiimdrler kanser degildir. Eger ameliyatla tiimdr ¢ikartilirsa hastalarin
cogunda tekrarlanmazlar. Daha 6nemlisi benign tiimdrlerindeki hiicreler viicudun diger
bolgelerine yayilmazlar. Bu tiimorler nadiren hayati tehdit edici olurlar.

Malign tiimdrler ise kanserlerdir. Kanser hiicreleri yakindaki doku ve organlara
yayilabilirler. Ayrica bu hiicreler kan dolagimima ve lenf sistemine girerek viicudun
diger bolgelerine de yayilabilirler. Kanser hiicrelerinin bu yayilma olayma metastaz

denmektedir.

2.1.2. Kanser Sebepleri

Yaklasik olarak % 80 vakada kanseri olusturan belirgin bir neden tespit

edilemez. Herhangi bir nedenle normal hiicrelerdeki genlerde mutasyon adi verilen

degisiklikler olusur ve hiicre hizla boliinlip ¢cogalarak malign hale gelir. Genlerde bu



mutasyonu olusturabilecek cok sayida cevresel etkenler vardir. Aslinda saglikli bir

hayat tarzi olusturularak ¢ok sayida kanser riskinden kendimizi koruyabiliriz.

2.1.3. Kansere Yol Acan Etkenler

e Diyet: Hayvansal yaglardan zengin, et igerigi fazla, kolesterol ve kaloriden
zengin diyetlerle beslenme (Sekil 2.1).

e Sigara: Sigara akciger kanseri riskini belirgin 6l¢iide arttirmaktadir. Sigara ve
diger tiitiin iriinleri bundan baska agiz, girtlak, yemek borusu, mide, mesane
kanserlerinde 6nemli rol oynar.

e Yas: Orta ve ileri yaslarda daha sik goriiliir.

o Sismanlik ve Bedensel Hareketsizlik: Ac¢ik bir iliski kurulmus olmamasina
karsilik arastirmalar sismanligin baz1 tip kanserlere zemin hazirladigim
gostermektedir.

e Yiiksek dozda radyasyona maruz kalmak.

o Agsirt Giines Isigi: Giinesteki ultraviole 1ginlar1 direkt olarak melanoma ve diger

deri kanserleri olusumu ile iliskilidir.

Besinler, Beslenme o i) 35 %
TUtln R e o e o e % 30%
Kalitim, Cinsel lligki @827 %
Tipta Iginlanma 22245 %
Meslek &4 %
Alkol 3%
Hava-Su Kirliligi %42%
Gunes Isinlart #42%
Dogal Radyasyon #41.5%

llaglar #J1%

Sekil 2.1: Kanser etkenleri yiizde gosterimi (Bilim ve Teknik, Nisan 2006 Eki, s15-16)



e Kimyasal Maddeler: 1s yerlerinde metal tozlar1 ve kimyasal maddelerle

karsilagsma kanser riskini arttirir. Asbest, rodon, vinil, benzen iyi bilinen

kanserojenlerdir.

o Viicudun Bagisiklik Sistemini Bozan Hastaliklar: AIDS gibi viicut bagisikligi

bozulan hastalarda kanser daha kolay olusmaktadir.

e Kalitim: Kanserin olusmasinda onemli bir etkendir. Kanserden sorumlu olan

anormal bir gen ana-babadan ¢ocuklarina gegmektedir. Bu durum kansere neden

olan geni tastyan her bireyde otomatik olarak kanser olusacagi anlamina gelmez.

Eger ailevi kanser riskinden korkuluyor ise bu konuda doktora bagvurarak aile

bireylerinin riskleri agisindan genetik konsiiltasyon ve testler uygulanmalidir.

2.1.4. Kanser Belirtileri

Birgok kanser tipi iyice ilerlemedik¢e belirgin bir bulgu veya agr1 olugturmaz.

Agn genellikle geg belirtidir. Kanser belirtileri, erken devrelerde daha az zararh diger

hastaliklarla karigtirllmaktadir. Kanserin baz1 hastaliklara ait belirtileri  sdyle

siralanabilir;

Akciger Kanseri: % 90 oraninda sigara icenlerde ve kimyasal maddelere
maruz kalanlarda ortaya ¢ikiyor. Ge¢meyen oOksiiriik, kanli ve kokulu
balgam, ses kisikligi, gogiis agrisi ve akciger enfeksiyonu belirtileri
olusabilir.

Prostat: 50 yas ve tizerindeki erkeklerde siklikla goriiliir. Sik ve agrili idrara
cikma, kanli idrar, yeni gelisen iktidarsizlik, testislerde sertlik veya ele gelen
agrisiz kitle.

Bagirsak Kanseri: Kansere bagli 6liimlerde bas siradadir. Ailesinde bagirsak
kanseri olanlar, sigara igenler, iltihabi bagirsak hastaliklar1 olanlar, asbeste
maruz kalanlar risk grubunda yer aliyor. Yutma gii¢liigii, uzun siire kusma
ve bulanti, uzamis ishal veya kabizlik, bagirsak hareketlerinde diizensizlik,
koyu renkli veya kanli digki, uzun siireli karin agrisi, agiklanamayan kilo
kaybu.

Meme Kanseri: Kadinlarda sik rastlanilan kanser tiiriidiir. 40 yasin iizerinde

olan, anne ve kiz kardeslerinde meme kanseri bulunan, ilk ¢ocugunu 18



yasin alti veya 30’un {iistiinde doguran ve Ostrojen kullanan kadinlar risk
altinda yer alir. Gogiiste ele gelen kitle, meme derisinde kalinlagma, ¢ekilme
veya ¢okme, meme basindan berrak veya kanli akint1 belirtileri arasindadir.

e Rahim Kanseri: 1k adetini erken yasta gdrenler, menopoza ge¢ girenler,
Ostrojen igeren ilaglarla tedavi goren, hi¢ cocuk sahibi olmayan, seker
hastasi, yliksek tansiyonlu olanlar risk grubunda yer alir.

o (ilt Kanseri: Genellikle yayilmiyor ve kolay tedavi ediliyor. Ancak
benlerden tiireyen cilt kanseri dliimciildiir. Agik tenli kisiler, glinese maruz
kalanlar, ailesinde cilt kanseri olanlar yiiksek risk altindadir. Renk, sekil ve
biiylikliigii degisen, cabuk kanayan veya iilserlesen benler ile iyilesmeyen

yaralar gibi belirtiler saptanmigtir.

Viicuttaki degisimleri gozleyip, stiphelenmek kanserin teshis ve tedavisinin en

onemli yoludur. Bu tiir belirtilerde Radyasyon Onkolojisi Uzmanina bagvurulmalidir.

2.1.5. Tiirkiye’de Kanser Durumu

Ulkemiz mevcut kayit sisteminin yeterli olmamasi nedeniyle kanser insidansi
(bir hastaligin yiliz bin kisi arasinda goriilme siklig1) hakkinda yeterli bilgiye sahip
degiliz. Gelismis iilkelerde bir yilda goriilen kanser insidansi yiiz binde 400’ler
civarinda iken saglik bakanlig1 kanser kayit merkezine bildirilen kanser oran1 yiiz binde
35-40 civarindadir. Ancak bu oranin gercekte yiiz binde 150-200 civarinda oldugu ve bu
oran dikkate alindiginda iilkemizde yilda yiiz bin civarinda yeni kanser olgusunun
ortaya ¢iktigr tahmin edilmektedir. Bu veriler iilkemiz i¢in kanserin Onemli sorun
oldugunu gostermektedir.

Saglik Bakanlig1 kanser kayit verileri degerlendirildiginde 1994 yilinda 20100
kanser olgusu bildirilmistir. Bunun 12000 erkek, 8000’1 kadin olgudur. Bu veriler
degerlendirildiginde erkeklerde en sik karsilagilan ti¢ kanser tlirli Akciger, Losemi-
Lenfoma ve mide kanseridir. Kadinlarda ise Meme, Ldsemi-Lenfoma ve uterus

kanseridir (Cizelge 2.1).



Cizelge 2.1: Kadin ve Erkeklerde En Sik Karsilasilan Kanser Tiirleri (Ozet 1999)

ERKEK KADIN
Kanser Tiiri Yiizde Orani Kanser Tiiri Yiizde Orani
Akciger 27.7% Meme 14.5%
Lésemi-Lenfoma 13% Lésemi-Lenfoma 12.7%
Mide 8.5% Uterus 10.8%
Prostat 6.3% Akciger 7.2%
Larinx 6% Mide 6.8%
Kolon-Rektum 4% Kolon-Rektum 3.7%
Oral 3.1% Cilt 2.7%
Cilt 2.6% Agiz 2.4%
Osefagus 2.1%
Diger 26.7% Diger 35%

Bu veriler iilkemiz i¢in kanserin 6nemli sorun oldugunu gostermektedir. Bu
nedenle iilkemizde saglik planlamalarinda bu gelisimin dikkate alimmasi, kanser

koruyucu ve tedavi edici saglik hizmetlerinin gelistirilmesine ihtiya¢ vardir.

2.2. RADYASYON

2.2.1. Radyasyon

Giinlik hayatimizin hemen her alaninda, gerek dogal yollardan, gerekse
teknolojik gelismelerin getirdigi kolayliklarin, belki de bir bedeli olarak siirekli
radyasyona maruz kalmaktayiz. Hi¢ farkinda olmadigimiz bir sekilde organlarimiz,
dokularimiz radyasyonla etkilesime girmektedir. Bu etkilesim bazi durumlarda gozle
goriiliir sonuglar dogururken, bazen de hi¢ haberimiz olmadan viicudumuzun iginden
gecip gitmektedir.

Radyasyon, dalga, parcacik veya foton olarak adlandirilan enerji paketleri ile
yayilan enerjidir. Radyasyon, daima dogada var olan ve birlikte yasadigimiz bir

olgudur. Radyo ve televizyon iletisimini saglayan radyo-dalgalari, tipta, endiistride

kullanilan X-isinlari, bremsstrahlung ve y-isinlari, giines isinlart giinlik hayatimizda



aliskin oldugumuz radyasyon gesitleridir ( a ve f (elektron) " (pozitron) parcaciklar,
protonlar (p) ve notronlar (n) da radyasyon olarak adlandirilmaktadir). Biz burada
radyasyon kelimesiyle X-isini, bremsstrahlung ve y-isinini kastediyoruz.

Radyasyon bir¢ok insanin diisiindiigii gibi 1900’1l yillarda kesfedilmesi ile
ortaya cikan bir tehlike degildir. Tam aksine ilk ¢aglardan beri vardir. Ancak,
teknolojinin ve sanayilesmenin gelismesi, Uranyum elementinin elde edilmesi ve
kullanilmasi ile radyasyonun etkileri giderek artmistir.

Radyasyon, Sekil 2.2°’de goriildiigi gibi parcacik radyasyonu (Alfa, Beta,
Proton, Nétron) ve elektromanyetik radyasyon ( Gama isini, X-isini, Mor étesi 151k,
Gorintir 151k, Kizil otesi 15tk ve Radyo dalgalart) olmak iizere iki gruba ayrilabilir.
Radyasyon, boslukta ve madde igerisinde hareket edebilen enerji olarak diistintilebilir.
Yayinlayan kaynagin 6zelligine bagl olarak bu enerji, parcaciklar veya elektromanyetik
dalgalar tarafindan tasinabilir. Radyasyonu tanimlamada ii¢ ana parametre kullanilir

(Sekil 2.2).
o FEnerji  (Disiik ve yiiksek enerjili radyasyon )
o Tiir (Parcacik radyasyonu ve elektromanyetik radyasyon)
e Kaynak (Dogal ve yapay radyasyon kaynaklari)
Yiiksek enerjili radyasyon iyonize radyasyon olarak da tanimlanir ve atomdan

elektron koparabilen dolayisiyla atomu iyonize edebilen radyasyon tiiridiir. Bunlar da

Alfa, Beta, Gama ve X-Isinlary dir.

Radyasyon
Parcacik Radyasyonu Elektromanyetik
Radyasyon

Sekil 2.2: Radyasyonun Cesitleri.



Diisiik enerjili ya da iyonize olmayan radyasyon ise etkilestigi materyal
icindeki atomlar1 yeteri kadar enerjisi olmadig1 i¢in iyonize edemez ve sadece
uyarmakla yetinir. Mikrodalgalar, goriiniir 151k, radyo dalgalari, kizilétesi ve (¢ok kisa
dalga boylular1 hari¢ olmak tizere) mordtesi 151k iyonize olmayan radyasyona ornektir.

Elekteromanyetik spektrumu olusturan biitiin radyasyonlarda enerji, yiiksiiz ve
kiitlesiz fotonlar tarafindan taginmaktadir (Sekil 2.3). Gama 1sinlari, ¢ekirdekte
yoriingedeki bir niikleonun (p,n) enerji verilip daha {ist yoriingeye ¢ikartilmasi
(cekirdegin uyarilmasi) sonucu tekrar eski yoriingesine donerken yayinlanan fotonlardir.
X-1smlari, cekirdek etrafindaki yoriingedeki bir elektronun enerji verilip daha {ist
yoriingeye ¢ikartilmasi (atomun uyarilmasi) sonucu tekrar eski yoriingesine donerken
yaymlanan fotonlardir. Iyonize edici elektromanyetik radyasyon, g¢ekirdekten

yayinlaniyorsa gama, yoriingeden yayinlantyorsa X-zsinz adi verilmistir.

ELEKTROMANYETIK SPEKTRUM
Dalgaboyu 393 g2 30! 1 1g' 10?2 a0 a0t e et 10?7 1wt 10® 10’ g o
(metre) T T T T T T T T T r T T T
S e m—
Dalgaboyunun Lzun (-2 This Pecied @ g ? & Kisa
Boyutlari  occer Basebal ceil ey Protein  Water Mebecule
Fiekd House
Dalgamin : Kizilétesi 5 Mordtesi Kuwetll X-lsinlar
SR Radyo Dalgalan L § ;
Mlkro Dalgalar Za}‘lf A-lginlan Gama Isinlan
Kaynaklar ! | f é ! ﬁ
'MR"“ e Fadit Light Bl Tha ALS =il
Frekans mrm;
Hertz
{ ) 10° 10' m“ 10* lu‘“ m" w'-’ 0 lo"‘ w“ 10" 107 10“‘ m"’ 0%
*—Fk m
Enerji ulgl"I l 1 i l i 1 L i 1 [LRse
(eV) w* 1w e’ et et et 10t 1?4 1 1w 1w w10t o wef

Sekil 2.3: Elektromanyetik radyasyonun enerji spektrumu.
2.2.2. Radyasyon Dozu ve Birimleri

Radyoaktif numunenin aktifligi (Ci veya par/s cinsinden), radyasyonun tipine
veya enerjisine bagl degildir. Aktiflik, bozunan aymi izotopun iki farkli kaynaginin
karsilastirilmasinda faydali bir kavramdir. S6z gelisi 10 mCi’lik “Co, 1 mCi’lik
%Co’dan daha siddetlidir. Niikleer radyasyonlarin ortak bir ozelligi, etkilestikleri



atomlarin elektronlarin1 sokerek onlar1 iyonlagtirmalaridir. Bundan dolay1 niikleer
radyasyonlara iyonlastirici radyasyon da denir.

X-1s51m1 ve p-1sm1 fotonlarmin hava iginden gecislerini goz Oniine alalim.
Fotonlar havadaki atomlarla, fotoelektrik olay, Rayleigh sacilmasi (koherent sagilma),
Compton sagilmasi (inkohorent sagilma) ve elektron pozitron ¢ifti olusumu gibi
etkilesmelerle bir¢ok kez etkilesirler ve her etkilesmede atomdan sokiilen yeteri kadar
yiiksek enerjili elektronlar olusturulur. Bu ikincil elektronlar da havadaki atomlarla
elastik sacilma, inelastik sagilma ve bremsstrahlung gibi etkilesmeler yaparlar. Inelastik
sacilma sonucunda iyonlasma ve dolayisiyla ilave elektronlar meydana gelebilir.
Bremsstrahlung olay1 sonucunda bir foton yayimlanir ve bu foton da tipk1 X-1s1m1 ve y—
1s1n1 fotonlar1 gibi etkilesmeler yaparak ikincil elektronlar olusturabilir. Havanin belli
bir m kiitlesini bagina olusan iyonlarin toplam @ elektrik yiikiine poz
(exposure=isinlama dozu. X)) denir. y—1smlarinin enerjileri ve kaynaklarmn aktiflikleri
tamamen farkli olsa bile, ayn1 pozu olusturan y—ismi kaynaklari ayni siddette olarak

kabul edilir. Poz (zsinlama dozu),
X, = Q (2.1)
m

’dir ve SI birim sisteminde C/kg birimi ile 6l¢iiliir. Pratik birim sisteminde 1s1mnlama doz
birimi Rontgen (R)’dir. Rontgen birimi sadece hava ic¢in kullanilmaktadir. Rontgen,
normal sartlarda kuru havada (0 °C ve 760 mm Hg basingta), 1 esu (1 e=4.810"" esu)

kadar iyonlagma yiikii olusturtan 1sinlama dozu olarak tanimlanir. Yani,

1 esu

= -258.10" Clkg
0.001293 g

(2.2)

*dir. Ayni zamanda her iyonun yiikii 1 e=1.6-10""° C olduguna gore,

-4
oo 2:58:10" Clhg

“ 1610 Clivon =1.61-10" iyon/kg (2.3)
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elde edilir.

Bir y—s1n1 ile iiretilen iyonlagma, y—isinlarinin enerjilerine baghdir. Havada her
iyon olusumu i¢in 34 el gerektigi icin, 1 Mel enerjili p—1sininin ortalama,
10° eV /34 eV =30 000 iyon olusturmasi beklenir. Belirli bir aktiflige sahip radyoaktif

bir kaynak genel olarak degisik siddet ve enerjilerde bircok y—1sin1 yayinlayabilir. Bu
kaynagin olusturdugu 1sinlama dozu, bozunumlarin sayisina ve her p-1simninin enerjisi
ile siddetine de bagli olacaktir. Isinlama doz hizi yani birim zamandaki 1sinlama dozu,
kaynagin aktifligine ve ayrica kaynaktan ne kadar uzakta olunduguna da baghdir. n-
gesit y—1s11 yaymlayan bir nokta kaynaktan d kadar uzaklikta 1 ¢m® havadaki 1sinlama

doz hiz1 R/s ve C/(kg-s) birimlerinde asagidaki gibi yazilabilir (Sekil 2.4).

Kaynak Ay
A

g d

ld
[*

w

Sekil 2.4: Nokta kaynaktan d mesafe uzaklikta 1 ¢m® hacmindeki hava ortam.

dx - 1 . E,

E[R/s]: ;A(r)niwe “l(l-e ”wﬂ“)Te (esu) (2.4)

dX Z 1 Y nE e (0)

—|C/lkg-s)|=) A(n. e Ml (l—g Moty 2L 3T 2.5

—lC/tke )] 2 O, e S APNT (2.5)
Burada,

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

n, . i-nici y—1gminin yayinlanma olasiligi,

ypmE : yaymlanan bir y-1sminin d mesafesindeki 1 cm’’lik hacim elemanina

yonelme olasiligi,
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M. i-inci p—1smunin, birim uzunluk basina yaptigi etkilesme sayisi (lineer

zayiflama katsayist),

e *“: i-inci y—1s1mnin, d mesafesini etkilesme yapmadan gegme olasiligi,

M, .. i-incl p—1sminin, birim uzunluk basina yakin ¢evreye tiim enerjisini

aktaracak sekilde yaptig1 etkilesme sayis1 (enerji sogurma katsayisi)

(Hubbel 1969),

(1—e ¥y j-inci p—sminmn, Ax=1cm kalmhigindaki hacim elemam icinde
tiim enerjisini birakacak sekilde etkilesme yapma olasiligi,

E,: i-inci y—1sin1nin enetrjisi,

I =34 eV : havada bir iyon ¢ifti meydana getirmek icin gerekli enerji,

p, =1.29-10° kg /cm® : havanin yogunlugu (1 cm’ havanin kg biriminde
kiitlesi)’dir.

Bu ifade,

e 2.6)
seklinde yazilabilir. Burada I', &zgiil y—isini sabitidir ve Denk. (2.4) ve (2.5)’te
goriildiigii gibi, radyoaktif c¢ekirdegin yayimnladigi y—isinlarinin ayrintilarina baghdir.
Isinlama dozu ve aktiflik arasindaki iliskinin Slgiilebilmesi i¢in standart mesafe olarak
d=1 m almir; bu durumda I"’min birimi (R/A)/(Ci/m*)’dir.

Iyonlastirici radyasyona maruz kalan havadan baska ortamlarin enetji sogurma
hiz1 farklidir. Bundan dolay1 degisik maddelerde iyonlagma ile enerjinin sogurulmasinin
tanimlanmasinda bir standardin olmasi gerekmektedir. Bu nicelige sogurulan doz
(sogurma dozu), D denir ve ortamin birim kiitlesi basma 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.

1 rad =100 erg/ g (2.7)
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Buradan 1 erg/g=0.01 rad ve dolayisiyla havada 1 R=0.88 rad oldugu hemen
goriilebilir. Sogurulma dozunun S/ birim sistemindeki birimi Gray (Gy), 1 kg madde

tarafindan sogurulan 1 J’liik enerjiye esittir.

1 Gy=1 J/kg = 100 rad (2.8)

Insanlarin radyasyondan korunmalari icin, standartlarin tanimlanmasinda farkli tipteki
radyasyonlarin biyolojik etkilerinin Slgiilmeleri gereklidir. f-pargaciklari ve y-isinlari
gibi radyasyonlar, enerjilerini uzun bir yol boyunca aktardiklar i¢in, tipik bir insan
hiicresinin biiyiikliigii kadar ki kiiclik bir aralikta olduk¢a az bir enerji aktarirlar. a-
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-1s1inina gore
cok daha fazladir. Bu farkliliklarin nicel olarak belirlenmesi i¢in, belirli bir radyasyon
dozunun ayn: biyolojik etkiyi olusturan X-151m1 dozuna orani olarak tanimlanan bagi/
biyolojik etkinlik (RBE) kavrami tanimlanmistir. RBE degerleri, a-1sinlari i¢in 1°den
20’ye kadar degisir. RBE, 6lgiilmesi zor bir nicelik oldugundan, onun yerine, birim
uzunlukta aktarilan enerjiye gore belli enerjili bir radyasyon tipi i¢in hesaplanan kalite
faktorii (QF) kullanilir. f-pargaciklart ve yp-isinlari gibi radyasyonlar, birim uzunluk
basina nispeten daha az enerji aktardiklarindan 1 civarinda bir QF degerine sahiptirler.
a-pargaciklar1 gibi birim uzunluk basina daha fazla enerji aktaran radyasyonlarin QF

degerleri 20’ye kadar degisir. Cizelge 2.2°de baz1 QF degerleri verilmistir.

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

Radyasyon QOF
X-1g1lart 1
Diisiik enerjili p ve n (~ kel 2-5
Yiiksek enerjili p ve n (~ MeV) 5-10
a-pargaciklari 20

Belirli bir radyasyonun biyolojik sistem {iizerindeki etkisi, radyasyonun

sogurulan doz, D ve kalite faktorii, QF degerlerine baghdir; biyolojik etkinin doz
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esdegeri, biyolojik doz veya esdeger doz olarak adlandirilir ve bu iki niceligin

carpilmasiyla elde edilir:

ED=D-QF (2.9)

D, rad biriminde 6l¢tildiiglinde biyolojik doz rem (roentgen equivalent man) cinsinden
ol¢iiliir. 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) oOl¢iilmesinden hangisini inceledigimize baglh
olarak birgok farkli yol vardir. Radyasyonun 6lgiilmesinde ilk zamanlarda tanimlanan
birimler biiyiik degisikliklere ugramis daha sonra Uluslararas1 Radyasyon Bilimleri
Komitesi (ICRU) kullanilan birimleri yeniden inceleyerek aktivite, 1sinlama,
absorblanmis (sogrulmus) doz ve doz esdegeri icin Ozel birimler tanimlamistir.
Bahsedilen bu en sik kullanilan niceliklerde degisik 6l¢timler i¢in S7 birimlerinin bir

ozeti Cizelge 2.3’te verilmistir.

Cizelge 2.3: Radyasyon dl¢ilimii i¢in tanimlanan nicelikler ve birimleri.

Nicelik Ol¢iim Geleneksel Birim | SI birimi
Aktiflik (A4) 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 radyasyonlu ortamlarda ¢alisanlarin 1sinlama dozu i¢in standartlar,
belirli bir zaman periyodunda genellikle 3 ay veya 1 yi‘da bir mSv ya da rem
birimlerine ifade edilir. Dogal fon dedigimiz kozmik 1smlar ve *’K, U ve Th serileri gibi
dogal olarak bulunan izotoplardan her yil yaklasik 1-2 mSv alinmaktadir. Uluslararasi
Radyasyon Koruma Komitesi (International Commission on Radiation Protection-
ICRP) yillik tiim-viicut sogurulma dozu sinirlarini halk i¢in 5 mSv/yil ve isleri geregi

radyasyonla caliganlar i¢in 50 mSv/yil olarak belirlemistir. Viicudun kemik iligi gibi
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hassas bir bolgesi tarafindan sogurulan doz, tipik bir gégilis Rontgen (X-151m1) filmi

cekimi i¢in 0.5 mSv, dis rontgeninde ise 0.02 mSv’dir (Krane 2001).

2.2.3. Radyasyonun Canhlar Uzerindeki Etkisi

Uzayda ¢ok yiiksek hizlarla hareket eden bu 1sinlar kolaylikla insan viicuduna
niifuz edebilir ve viicudu olusturan biyolojik hiicrelere hasar verebilirler. Ayrica, bu
1ismlarin hiicrelerin kimyasal yapilarini degistirmeleri de miimkiindiir. Ozellikle yiiklii
parcaciklar, saniyenin binde biri gibi ¢ok kisa siire i¢inde hiicre molekiillerini pargalayip
iyonlarina ayristirabilirler. Bununla birlikte, etrafta bulunan diger hiicreleri de fizyolojik
gorevlerini yapamaz duruma getirebilirler. Biitiin bunlarin sonucunda radyasyona maruz
kalan bir hiicre ya oliir veya islevini yitirir. Aslinda az sayida hiicrenin 6lmesi dnemli
degildir. Ciinkii normal hayatta yipranan hiicrelerin 6liimii ve yerlerine yenilerin
dogmasi dogaldir. Ancak yiiksek radyasyon sonucu ¢ok sayida hiicrenin aniden 6lmesi
veya normal ¢aligmasinin bozulmasi canlinin saglhigini 6nemli Slgiide etkileyen bir
olaydir.

Hayati 6nemi fazla olan dokularda (kemik iligi, dalak, kan ve tireme hiicreleri)
radyasyonun etkisi daha erken goriiliir. Ciinkii bu hiicreler daha ¢abuk ¢ogaldigindan bir
hiicredeki hasar, sakat dogan yeni hiicrelerle ¢1g gibi biiyiir. Bu ise uzun bir zaman
dilimi igerisinde her an bir tiimor olarak sonuglanabilir. Radyasyonun kanserojen etkisi
bu sekilde ortaya ¢ikmaktadir. En biiytik tehlike ise hiicre ¢ekirdegi icindeki DNA’larin
bozulmasidir. DNA’lardan olusan kromozomlarin yapilarinin degismesi, tasidigi sirlarin
kaybolmasi1 ve yeni genetik yapili hiicreler haline doniismesi sonucunda ebeveyne
benzemeyen yeni bir genotip ortaya ¢ikar. Bu farklilasmaya mutasyon adi verilir. Eger
bu durum, bireyin iireme hiicrelerinde gerceklesirse radyasyondan kaynaklanan bu
degisiklik gelecek nesillere de aktarilir.

Yiiksek dozda radyasyona maruz kalmis bireylerde goriilebilecek baslica
hastaliklar sunlardir: Kanda ve kan yapan organlarda tahribat (anemi, 16semi), ciltte ates
yanigini andiran yaralar, gézde katarakt, kisirlik, kanser ve kalitimsal bozukluklar.

Bir insan viicudunun kisa bir siire belirli bir radyasyon dozuna maruz kalmasi
sonucu goriilebilecek rahatsizliklar ise kisiden kisiye degisebilir. Ancak, bu

rahatsizliklarin genel 6zellikleri su sekilde 6zetlenebilir:
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50 rem, gozlenebilir bir biyolojik etki meydana getiren en kiigiik radyasyon
dozudur. Bu doz kandaki akyuvar sayisinda gecici bir degisiklik meydana getirir.

100 — 200 rem arasinda radyasyona maruz kalan bir insanda 3 saat igerisinde
kusma ile birlikte yorgunluk ve istahsizlik goriiliir. Bu tiir hastalarda bir ka¢ hafta i¢inde
iyilesme gozlenir.

400 rem radyasyon dozuna maruz kalan kisilerde bir ka¢ saat igerisinde
baslayan bulant1 ve kusma donemini istahsizlik, halsizlik, ates ve sa¢ dokiilmesi izler.
Yaklagik iki hafta sonra agizda iltihaplanma goriiliir, ishal ile birlikte hizli kilo kaybi
baslar. Bu dozda radyasyona maruz kalan fertlerin % 50’si 2 ile 4 hafta i¢inde Oliir.

600 rem’de ise 6lim oram1 % 90’a ¢ikar. Kalanlarin iyilesmesi ise ¢ok uzun

stiren tedaviler gerektirir.

2.3. RADYOTERAPIDE KULLANILAN RADYASYON CIHAZLARI

Radyoterapinin ilk yillarinda kullanilan X-151m1 demetleri en fazla 250400 £V
potansiyel farklarinda X-1g1n1 demetleri, en fazla 250—400 &V potansiyel farklarinda X-
1s1n1 tiipleri ile elde edilen 1sinlar idi. Radyoterapinin esasini bu X-iginlari ile yapilan
tedaviler olusturuyordu. Bu enerji seviyesinde elde edilen X-1sinlarinin giricilik yetenegi
diisiik oldugundan derine yerlesmis tiimdrlerin tedavisinde iist kistmda bulunan saglam
dokular fazla doz almakta ve 6zellikle cilt reaksiyonlar fazla olmaktadir. Kemik dokusu
ile yumusak doku arasindaki biiyiik sogurma, farkli konvansiyonel X-1sinlari ile yapilan
tedavilerde bir sakinca olusturuyordu. Bu nedenle doku i¢inde uygun dozu verebilecek
X-1smlarinin cilt ve saglam dokularda etkilerini azaltacak, kemik ve diger dokularda
ayni sogurmay1 verecek X-1s1m1 cihazlari {izerinde yogun c¢aligmalar yapildi. Bunun
sonucunda yiiksek enerjili X-151n1 demetlerinin konvansiyonel tipte ¢alisan cihazlar ile
elde edilemeyecegi anlasildi. Bunun {izerine yiiklii parcaciklar1 hizlandiracak bagka
sistemler {izerinde arastirmalar yapilmistir. ilk olarak yiiksek frekansh cok kisa dalga
boylu (microwave) Osilatorler gelistirilmis ve bunlar lineer hizlandiricilarda elektronlari
hizlandirmak i¢in kullanilmaya baslanmigtir. Gilinlimiizde diinyada en modern
radyoterapi cihazlar1 olarak lineer hizlandiricilar kullanilmaktadir. Bu kesimde lineer
hizlandiricilarin genel 6zellikleri ve ¢alismada kullanilan Siemens Primus marka lineer

hizlandirict hakkinda bir takim tanitict bilgiler verilmistir.
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2.3.1. Klinik Lineer Hizlandiricilar

Lineer hizlandirma, elektronlarin bir tliip boyunca yiiksek frekansh
elektromanyetik  dalgalar kullanilarak  hizlandirilmas:  islemidir. Tim lineer
hizlandiricilar da ayni prensipleri takip ederler. Elektron hizlandiricilar1 daima
elektromanyetik fizik yasalara gore tanimlanirlar.

Siemens Primus, en ileri tedavi teknikleri i¢in kullanima hazirlanmis ve
elverigli bir tasarima sahip olan bir lineer hizlandiricidir. Primus hizlandiricilar,
belirlenmis enerji araliklart igerisinde bir foton ya da elektron demeti iiretirler. Foton
modunda 4 MV ile 23 MV arasinda iki adet enerji degeri segilirken, elektron modunda
ise 5 Mel”den 21 Mel”e kadar alt1 adet enerji degeri se¢ilmektedir. Tedavide kullanilan
X-iginlart  ilk  zamanlarda X-15m1 tliplinden, k) biiylikliiglinde potansiyel farki
uygulanarak elde edildiginden £V, MV gibi birimler radyoterapide kullanila gelmektedir.
Cihaz1 kullanan kisilerin tedavi sirasinda yanlislik yapmalarini 6nlemek amaciyla, gama
1sinlan ile elektronlar1 karistirmamalart i¢in gama 1sinlart modu enerjisi MV, elektron
modu enerjileri Mel birimlerinde gosterilmektedir. Aslinda MV, MeV demektir ve
hizlandirilan elektronlarin enerjisidir. E= 6 Mel enerjili elektronlarin hizlandirilmasiyla
olusan bremsstrahlung fotonlarinin enerjileri de 0 ile 6 Mel araliginda degisir. Bu
fotonlar 6 MV modunda elde edilir.

Primus’ta yliksek enerji degerleri ig¢in (23 MV foton veya 21 MeV elektron’a
kadar) sistemde elektromanyetik dalgay1 giiclendiren diizenek olan Klystron kullanilir.
Orta enerji degerlerinde ise (15 MV foton veya 14 MeV elektron’a kadar)

elektromanyetik dalgalar iiretmek icin tasarlanan Magnetron kullanilmaktadir.

2.3.1.1. Primus Lineer Hizlandiricilarin Ana Kisimlari

Tiim hizlandiricilar hemen hemen ayni 6zelliklere sahip olmakla beraber bir
klinik lineer hizlandiric1 asagidaki pargalari ihtiva etmektedir (Sekil 2.5).
1- Sabit Yapi: Makinenin sabit kismini olusturur. Elektronik ana kumanda sistemini ve
devre elemanlarini igerir.
2- Gantry: Makinenin hareketli kism1 olup her iki taraftan 180° saat yoniinde ve tersinde

donebilen kisimdir.
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Sekil 2.6: Siemens Primus’ta Elektron Tabancasi (Siemens 2003).
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3- Hizlandirilmig Frekans Yonlendiricisi: Hizlandirilmis elektronlarin oldugu kisimdir.
4- Elektron Tabancasi: Frekans yonlendiricisine hizlandirilmis elektronlar iiretir (Sekil
2.6). Tabanca, frekans yonlendiricisinin Oniine yerlestirilmistir. Elektron tabancasi bir
elektron tiipiidiir. Katottan yayinlanan elektronlarin, belli bir potansiyel farki altinda
anoda dogru hizlandirilmasi esasina dayanir.
5- Bending Magnet. Hizlandirildiktan sonra, elektronlar enerjilerine gore filtrelenir ve
hastaya 1s1n yeniden yonlendirilir.
6- RF Gii¢ Kaynagi: Magnetron, radyo frekans (RF) dalgalarin iiretir. Bu RF dalgasi,
elektronlart hizlandirmak i¢in kullanilir.
7- Kolimatér (Bas): Bas kisimda 1511 kolime eder. Tedavi i¢in kullanilabilir olan bir
151n meydana getirir.
8- RF Halkasi: RF dalgalar1 kaynaktan (magnetron/klystron) hizlandirilmis dalga
yonlendiricisine gonderir.

Ayrica makine genel olarak ii¢ kisma ayrilabilir. Bunlar Sabit kisim, Gantry ve

bas kismin1 olusturan Kolimatér olarak simiflandirilmaktadir.

2.3.1.2. Primus Lineer Hizlandiricilarin Ana Yapisi

Bir lineer hizlandiricinin amaci yiiksek enerjili elektronlar iiretmektir. Sekil
2.7°de Siemens Primus Klinik Lineer Hizlandiricilarin (LINAC) kolimator ya da ana
(bas) yapis1 goriilmektedir. Noktali ¢izgiler z-eksenini, sayfanin sag tarafi X-eksenini ve
sayfanin disina dogru ise y-eksenini gostermektedir.

Baslangic noktasi ise hedefin ya da Tungsten (W)’in On yiizeyi olarak
tanimlanmistir. Linac’in ana yapisi, hedef, diizeltici filtre, iyon odasi, alan tanimlama
sistemi [jawlar (¢eneler) ve multi-leaf (¢ok yaprakl) kolimatérler] ve reticle (hedef
gostergesi) olmak iizere alt1 baglica kisimdan olusur. Ayn1 zamanda ayarl kolimatoriin
alt kisminda wedge (kama bi¢iminde) filtre ve koruyucu blok tepsisini takmaya 6zel
yerler vardir.

Magnetron ve Klystron gibi 6zel tiiplerden frekansi yaklasik 3000 MHz olan
elektromanyetik dalgalar elde edilir. Bu tiiplerden elde edilen dalgalar hizlandirici tiiplin

icine gonderilir.
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Sekil 2.7: Siemens PRIMUS lineer Hizlandiricilarmin  ana  yapist. Bu  sekil,
6lgeklendirilmemistir. (S.-Y. Lin ve ark 2001)

Elektron tabancasindan elde edilen elektronlar1 50 kel”lik enerji (v = 0.4c¢) ile
hizlandirict tliplin ig¢ine gonderilirler. Elektronlar, enerji kazanmak ve hizlandirilmak
icin elektromanyetik dalgalarin iizerine bindirilir. Normal olarak elektromanyetik
dalgalarin hizi, elektronlardan fazla oldugu i¢in tiip i¢indeki dairesel disklerle hizlari
azaltilir. Elektronlara yliksek hiz, elektromanyetik dalganin tepe noktasina bindirilerek

verilir. Bu yolla elektronlar, birkag M1 ”lik enerji kazanirlar.
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Hizlandirma esnasinda elektronlar1 bir demet halinde toplamak ve hedef
lizerine ince bir demet halinde géndermek icin, tiip boyunca manyetik fokuslayici
alanlar olusturulustur. Hizlandiric1 tliplin sonunda elektronlar maksimum enerjilerini
kazanmig olurlar. Enerjileri yaklasik 5 MV/metre’dir. Daha kiigiik boyutlu cihazlar
yapmak ve daha yiiksek enerjili 1ginlar elde etmek i¢in, hizlandirilmis elektronlar 90°-
270° saptiric1 (bending) magnetler ile saptirilarak hedef (fargef) lizerine veya dogrudan
dogruya tiiplin disina gonderilirler. Tek enerjili demet halinde yayinlanan elektronlar,
cikis penceresinden gecerek hedef iizerine diiserler. Elektronlarin yonelimleri ¢ikis
penceresinin alaniyla sinirhidir. Elektronlar hedefle etkilestigi zaman yiiksek enerjili
bremsstrahlung 1sinlarini tiretirler. Hedefi gectikten sonra sifir (0) ile gelen elektronlarin
maksimum enerji degerleri arasinda siirekli enerjili bir foton dagilimi (bremsstrahlung
wsinlart) elde edilmektedir. Hedefi gecen bu fotonlarin siddeti, gaussiyen dagilima
sahiptir. Cihazlarda tanimlanan 6 MV ya da 18 MV foton 1sinlarindan kastedilen bu
fotonlarin maksimum enerjileridir. Klinik amacglarda kullanimi i¢in bir diizeltici filtre
tarafindan bu dagilim daha homojen bir hale getirilmektedir. Hastanin ve su fantomun
ylizeyine gelen fotonlarin enerji dagiliminin bilinmesi son derece énemlidir.

Sekil 2.8’de bu isinlarin hasta ya da su fantomu ylizeyine yonelimleri

goriilmektedir.

Binncil K olimatdr + Diizeltici Filtre

Hedef
o
Fo

Jaw +
b +— Coklu-Yaprak Kolimatdrii (MLC)

Iyon Odast — &

=¥
Ayna ~

Sekil 2.8: Siemens Primus’ta EGS kodu ile Monte Carlo simiilasyonunun radyasyon izleri
(Treurniet and Rogers, 1999). Diiz ¢izgiler foton izlerini, egriler ise elektron izlerini

gostermektedir.
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Fotonlar1 siddeti ise iyon odasiyla Ol¢lilmektedir. Bu cihazda hedef olarak
Tungsten (W) maddesi kullanilmistir. Elektron demetleri, enerjilerine gore yiizeysel,
orta ve derin tedavide kullanilir. Bremsstrahlung (X-isin1) demetleri ise derine yerlesmis

timorlerin tedavisinde kullanilir.

2.4. ELEKTRONLARIN MADDE iLE ETKILESMESI

Her tiirlii radyasyon deteksiyon aletlerinin cevap belirtgenleri, detektoriin
yapildigi madde ile elektronlarin etkilesmesine baghdir. Yapilan ol¢limlerin anlamini
aciklamak i¢in, elektronlarla madde arasindaki degisik etkilesme tiplerini anlamak c¢ok
onemlidir. Ayrica radyasyon dozu hesaplamalar1 da elektronun madde ile etkilesmesine
baglidir. Burada olan tiim etkilesmeler, esas olarak Coulomb kuvvetlerinden dolayidir.
Bir elektronun kinetik enerjisini kaybetmesi veya gelis dogrultusundan sapmasi dort

temel etkilesme ile olur:

e Elastik Carpisma
e Inelastik Carpisma
e Bremsstrahlung (Frenleme Isin1) Olay1

e Cherenkov Isimasi
2.4.1. Elastik Carpisma
2.4.1.1. Atomik Elektronlarla Elastik Carpisma
Gelen elektron, etkilestigi atomun elektronlarinin alaninda elastik olarak sapar.
Olayda enerji ve momentum korunur. Atomik elektrona aktarilan enerji onun baglanma

enerjisinden daha kiigiik oldugundan, etkilesme aslinda bir biitiin olarak atomla olur. Bu

carpigmalar ¢ok diisiik enerjili (<100 e}") elektronlar i¢in etkilidir (Cengiz 1991).
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2.4.1.2. Cekirdekle Elastik Carpisma

Gelen elektron, radyasyon yaymlamadan veya cekirdegi uyarmadan elastik
olarak c¢ekirdekten sapar. Elektron, yalnmizca c¢ekirdekle arasindaki momentum
korunumu i¢in gerekli kinetik enerjiyi kaybeder. Bu enerji el basamagindadir.
Dolayisiyla ¢arpismada enerji kaybi yoktur.

Bir elektron, Ze yiiklii bir atomik cekirdegin yanindan gegtiginde Coulomb
kuvvetleri nedeniyle bir @ acis1 kadar yolundan sapar. £ enerjili bir elektronuné ile

0 +d0 ac1 araligia sagilmasi1 Rutherford diferansiyel tesir kesiti,

do, AN
dQ 4E°(1-cos0+2pB, )

(2.10)

ile verilir (Shimizu ve ark. 1972 ). Burada dQ2=27sin0d@ , diferansiyel kat1 ag1 ve f3,
atomik perdeleme parametresidir. Bu parametre Nigam ve arkadaslar1 (1959) tarafindan,

By=5432F/E [E]=eV (2.11)

olarak elde edilmigtir. Rutherford diferansiyel sagilma tesir kesitinin tiim kati aci

tizerinden integrasyonu ile toplam elastik sagilma tesir kesiti,

4 2 2
P L — S (2.12)
44, (1+p, )E cekirdek

olarak elde edilir (Cengiz 1991).
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2.4.2. Inelastik Carpisma
2.4.2.1 Atomik Elektronlarla Inelastik Carpisma

Gelen elektron, ortamdaki atomik elektronlarla inelastik carpisma yaparak
yolundan sapar. Vurulan atomik elektron ya bir atomu uyarilmis duruma gegcirir, ya da
atomdan uzaklasir. Boylece atom ya uyarilmis ya da iyonlagmis olur. Gelen elektron,
ortamda Onceki inelastik carpismalar sonucunda iyonlagsmis atomlarin yani iyonlarin
elektronlartyla da inelastik ¢arpisma yaparak onlar1 uyarabilir. Bdyle iyonlara uyarilmis
iyon adi verilir. Gelen elektron enerjisinin bir kismini vurulan elektrona aktarir.

Gelen elektronun Q ile Q+dQ arasinda bir enerjiyi atomik elektrona

aktarmasi i¢in, atomik elektron basina klasik diferansiyel inelastik sagilma tesir kesiti,

do , xdQ,

0 "2 0

Q0 -0) (2.13)

seklinde tanimlanabilir (Cengiz 2001). Burada,

d 1 . ) ) - . .
TR _ g -, i-inci atomik elektronla etkilesmesi i¢in Rutherford diferansiyel
do ©+0)

. .. 27mme’r, 5 . ..

tesir kesiti, K=T, mc” =0.511MeV elektronun durgun kiitle enerjisi, e

elektronun yiikii olmak iizere 7, = e’ /mc’>=2.82 x 10" ¢em Klasik elektron yarigap,
p =v/c 151k hiz1 biriminde elektronun hizi, M, hedef atomun kabuk sayisi, f; ve Q;

sirastyla i-inci kabuktaki atomik elektron sayisi ve bu elektronlarin rezonans enerjisi ve
0(x) [ 0(x) =0, x <0ise; B(x) =1, x> 0 ise ] basamak fonksiyonudur (Cengiz 2001).

[, gelen elektronun kinetik enerjisi £ ’ye bagli olarak,

mc’+E

5 12
ﬁ{l—(Lﬁ} (2.14)

seklinde yazilabilir.
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Elektron basina toplam inelastik sacilma tesir kesiti, elektronlar i¢in,

E max

do
O-in = - dQ (215)
E;!.ﬁn dQ

seklinde tanimlanir. Carpismadan sonra, gelen ve atomik elektron ayirt edilemez.
Bundan dolay1 ¢arpismada elektronun (gelen veya atomik) kaybedebilecegi minimum

enerji, atomik elektronun rezonans enerjisi kadar, E_. =(0; ve maksimum enerji,

= £ ;Qi olur. Denk.(2.15)’ten,
- —zxff(i— 2 jﬁ(E—Q) (2.16)
S~ A V) l |
elde edilir.

2.4.2.2. Cekirdekle Inelastik Carpisma

Gelen elektron, ¢ekirdege kadar ulasip yakalanmama durumunda enerjisinin bir
kismin1 kaybederek yolundan sapar. Bu ¢arpismada niikleer uyarilma olasiligi da vardir,
fakat bu olasilik ¢ok kiictliktiir. Ancak cok yliksek enerji ile gelen elektronlar ¢ekirdege
kadar ulasabilirler. Cekirdege ulasan elektronlar da ¢ok biiyiikk bir olasilikla
bremsstrahlung olay1 sonucu enerji kaybederler. Cekirdekle inelastik ¢arpigsma olasilig

bremsstrahlung olay1 olasiligindan ¢ok kiigtiktiir (Cengiz 1991).
2.4.3 Bremsstrahlung (Frenleme Isin1) Olay:
2.4.3.1 Klasik Yaklasim

Klasik elektromanyetik teoriye gore, ivmesi a olan bir yiiklii pargacik,

d—E=262a2/3c3 (2.17)
dt
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hiziyla elektromanyetik enerji yayinlar (Evans 1955). Elektron veya proton gibi yiikli
bir pargacik c¢ekirdegin alani i¢inde hareket ettigi zaman ivmelenir ve elektromanyetik
dalgalar yayinlar; bu 1s1maya bremsstrahlung (frenleme 1s1n1) adi verilir. Yayinlanan
enerjinin, ivmenin karesiyle dogru orantili oldugu Denk.(2.17)’den goriilmektedir.

Dolayisiyla yayinlanan enerji kiitlenin karesiyle ters orantilidir, ¢iinkii a=F/m dir.

Burada F kuvvet, m ise yiiklii parcacigin kiitlesidir. Bu, 151ma olaylarinin hafif yiikli
parcaciklar olan elektronlar ve pozitronlar i¢in dikkate alinmasi gerektigini ve protonlar,
alfa parcaciklari, mezonlar ve benzeri agir yiiklii parcaciklar icin ihmal edilebilecegini
aciklar. Kuvvet ¢ekirdegin yiikiiyle orantili oldugundan 1s1ma yoluyla enerji kaybetme
hiz1 Z* ile orantihdir. Isima yoluyla enerji kaybinin Z* ile orantili olduguna ve enerji
ile lineer bir sekilde arttigina; buna karsilik ¢arpigsma (iyonizasyon) yoluyla enerji
kaybinin Z ile orantili olduguna ve enerji ile logaritmik bir sekilde arttigina dikkat
edilmelidir. Bu ylizden yiiksek enerjilerde 1s1ma yoluyla enerji kaybi1 daha baskindir.
Isima yoluyla enerji kaybinin 6nemli oldugu enerji bolgesinde, 1s1ma uzunlugu,
sogurucu i¢inde elektronun enerjisinin, ilk enerjisinin /e degerine diistiigii yol
uzunlugu olarak tanimlanir. Kritik enerji £, , ¢arpisma yoluyla enerji kaybinin 1s1ma

yoluyla enerji kaybina esit oldugu elektron enerjisi olarak tanimlanir. Bethe ve Heitler

(1934) tarafindan, kritik enerjinin,
E, =~1600mc’/Z (2.18)

oldugu gosterilmistir. Isima yoluyla enerji kaybinin iyonlagsma yoluyla enerji kaybina

orani,

(@E/dx),  EZ
(dE/dx), ~ 1600mc’

(2.19)

ile verilir. Burada (dE/dx)r, 1s1ma yoluyla birim uzunluk basina enerji kayb1 (isima
durdurma  giicti), (dE/dx)c, carpisma yoluyla birim uzunluk basma enerji kaybi

(¢arpisma durdurma giicii)’diir. E enerjili bir elektron, bir atomik elektron veya

cekirdek alaninda ivmelendiginde, bir minimum enerjiden bir maksimum enerjiye kadar
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degerler alabilen bir foton yaymnlar. Yayinlanan fotonun maksimum enerjisi gelen

elektronun kinetik enerjisine esit yani k___ =F ’dir. Yaymnlanan fotonun minimum

enerjisinin ne oldugu konusu tam agik degildir. Minimum enerji gergekte sifirdir. Sifir
enerjili foton yayimlanmasi, olayin bremsstrahlung olayr olmadigina esdegerdir. Bu
durumda, hem hesaplamalardaki sifira boliimden kurtulmak, hem de bremsstrahlung
olayr smirmi belirlemek igin bir kesilim enerjisi, minimum enerji degeri olarak
aragtirmacilar tarafindan alinmistir (Al-Beteri ve Raeside 1989). Coklu sagilma ile
elektron takibi yapan Noma ve arkadaslar1 (1983) kesilim enerji degerini £/ 100 olarak
almiglardir. Al-Beteri ve Raeside (1989) ise kesilim enerji degerini birkag kel olarak

almiglardir. Calismada yayinlanan fotonun minimum enerjisi &, =I/0keV olarak

min

alinmustir.

2.4.3.2 Kuantum Mekaniksel Yaklasim

Kiiciik atom numarali, Ze yiiklii bir ¢ekirdekten, hizi v = f¢, durgun kiitlesi
m olan bir elektronun inelastik sagilmasi durumunda, (Z/137f )<< I’dir. Kuantum
mekaniginde, Birinci Born Yaklagimina gore, Z/1378 , 1 ile kiyaslandiginda ihmal
edilebilir (Evans 1955). Boylece, Birinci Born Yaklagimi, ¢ok diisiik hizli elektronlar

hari¢ Bremsstrahlung Problemi’ne uygulanabilir.
Kuantum Mekaniksel Bremsstrahlung Teorisi, relativistik elektronlar igin,
Birinci Born Yaklasimi ve Dirac’in Relativistik Elektron Teorisi kullanilarak Bethe-

Heitler (1934) ve diger arastirmacilar tarafindan gelistirilmistir. Bethe ve Maximon
(1954), Born Yaklasimi’n1 kullanmaksizin E >>mc*> ve E—hv>>mc® olmak iizere

diferansiyel tesir kesitini tiiretmislerdir. Relativistik olmayan teori, Sommerfeld (1931)
tarafindan tam dalga fonksiyonlar1 kullanilarak gelistirilmis ve bu fonksiyonlar,
Weinstock (1942) tarafindan biitiin agilar iizerinden toplanarak deneysel degerlerle
karsilastirilmustir.

Kuantum Mekaniksel Teori’de, bir diizlem dalga ile temsil edilen, ¢ekirdek
alanma girip sagilan elektron, kiigiik fakat sonlu bir foton yayma olasiligina sahiptir.
Sistemin ara durumlari, Dirac Elektron Teorisi ile belirlenen negatif enerji durumlari

icerir. Bremsstrahlung Teorisi, ¢ekirdek alaninda, hizli fotonlar tarafindan elektron
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pozitron ¢ifti olusturulmasi (¢ift olusum) teorisiyle yakindan ilgilidir. Isima islemi,
yayinlanan fotonun elektromanyetik alani ile elektronun ¢iftlenimini igerdiginden 1s1ma
tesir kesiti elastik sac¢ilma tesir kesitinin // 137 ’si mertebesindedir. Gelen elektronlarin
atomik cekirdekten sagilmalarinin pek cogu elastiktir. Cok az sayidaki olayda foton
yayinlanabilir.

Mott (1931), ¢ekirdek tarafindan elektronlarin elastik sagilmasinin kendi adiyla
anilan Mott Teorisi’nde, 1s1ma durdurma giiciinii géz Oniine almamistir. Bu teoride,

sacilan elektronun 1s1ma olasihgr 27z e’ /he=1/137 mertebesinde oldugu igin, 151ma

yoluyla enerji kaybimin etkisi gdz Oniine alinmaz ve boyle terimler, 1/137<< [
oldugundan, elastik sagilma teorisini gelistirmek i¢in kullanilan Birinci Mertebeden
Pertiirbasyon Teorisi (Born Yaklasimi)’'nde ihmal edilmektedir. Elastik sagilmalarda
radiyatif kayiplarin etkisinin % 2 veya % 3’ten daha az oldugu tahmin edilmektedir
(Mott 1931).

2.4.3.3. Bremsstrahlung Tesir Kesiti

E kinetik enerjisi ile gelen elektronun atomik elektron ve c¢ekirdek alaninda

k ilek + dk enerji araliginda bir bremsstrahlung fotonu yayinlamasi i¢in diferansiyel

bremsstrahlung tesir kesiti Al-Beteri ve Raeside (1989) tarafindan Bethe-Heitler

formiili gelistirilerek,

do,=4ar,’ Z(Z+5)£[1+(1—r)2 —%(14)}
‘ 1 (2.20)
[CD(F,ZHFI (B.Z)+F, (ﬂo,Z)—gln(Z)}

seklinde verilmistir. Burada z':k/ (E+mc*)=k/E, , elektronun toplam enerji biriminde
fotonun enerjisi, a=1/137.04, ince yap1 sabiti, r,=e’/mc’ =2.82x107" cm, Klasik
elektron yarigapidir. Bu ifadede Bethe-Heitler formiiliindeki Z° yerine Z(Z+9)

yazilarak, elektron alaninda tesir kesiti ¢ekirdek alaninda tesir kesitine eklenmistir.

Burada 6=0.75 Lanzl ve Hanson (1951) tarafindan verilen deneysel bir degerdir.
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Al-Beteri ve Raeside, iki perdeleme fonksiyonu yerine tek bir fonksiyon,

CD(I" Z ), kullanmiglar, ayrica tesir kesitinin perdeleme kismina iki yeni diizeltme
fonksiyonu F,(8,Z) ve F,(B,,Z) eklemislerdir. Burada Bethe-Heitler perdeleme

parametresi /,

100me® [ =
F:W[:} (2.21)

seklinde yazilabilir. F,(5,Z ), F,(8,.Z) Al-Beteri ve Raeside (1989) tarafindan,

F(B.2)=aZ(1-5°) (2.22)

2
F, (ﬂo,z):&sﬁmE—ch [0[‘3—ZH (2.23)
0 0

seklinde onerilerek, deneysel degerlere en uygun fit,

D(T,Z )=4.6 {1+é}—ﬂiln(r+ B,—-0.3) (2.24)

0

perdeleme fonksiyonu kullanilarak gerceklestirilmistir.
Bremsstrahlung  olayinda  yayinlanan  fotonun  enerji  kesri 7,

=k,.,/E,=10keV |E, ile 7, =k, /E, =E/E, arasinda degerler alir. Toplam

min

bremsstrahlung tesir kesiti,

T,

max

0,= Idab (2.25)

T,

min

seklinde tanimlanir.



29

2.4.4. Cherenkov Isimasi

Bir yiiklii parcacik, herhangi bir madde i¢inden gecerken, parcacigin hizi

v=/Lc, 1518 faz hizindan biiyiikse elektromanyetik radyasyon yayinlar. Bu olay,

Cherenkov tarafindan bulunmus, teorik agiklamasi Frank ve Tam tarafindan yapilmistir.
Collins ve Reiling ve diger aragtirmacilar da olay1 deneysel olarak dogrulamistir (Evans

1955).

2.4.5. Elektronlarin Sogurulmasi

Bir elektronun iki etkilesme arasinda gidebilecegi mesafeye serbest yol denir.
Elektronun serbest yolu, toplam tesir kesitine dolayisiyla enerjisine bagli olarak {istel
sekilde degisir. Elektronlarin bir ortamdaki serbest yollarinin ortalamasina ortalama

serbest yol denir. Ortalama serbest yol,

A =— (2.26)

ifadesi ile verilir. Burada N = pN,/ A4 ( p: ortamin yogunlugu, Ny: Avagadro sayisi,
A: ortamin kiitle numarast) cm’ *teki atom sayis1 ve o, = o, + 0, + &, , elektronun tim

olaylar i¢in toplam tesir kesitidir.

Elektronlarin bir ortamdaki serbest yollarinin toplamina yol wuzunlugu denir.
Elektronlarin ortama giris dogrultusunda gidebildikleri mesafeye de menzil denir. Tek
enerjili elektronlar her zaman ayni yol uzunlugunu ve menzili gitmezler. Elektronlarin
yol uzunluklar1 ve menzilleri ayr1 ayr1 birer dagilim gosterir. Bu dagilimlar, agir yiikli
parcaciklara gore elektronlardan daha yayvandir.

Elektronlarin birim yol basina c¢arpismalar sonucu kaybettikleri enerji,
carpisma durdurma giicii; 151ma sonucu kaybettikleri enerji, 151ma durdurma giicii olarak

tanimlanir.
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Toplam durdurma giicii bu iki ifadenin toplami olup,

_d_E:(_d_Ej +(_d_Ej S +S, (227)
dx dx ). dx

r

“dir. Buradaki (-) isareti enerji kaybim1 gostermektedir. Durdurma giicii i¢in teorik ve
deneysel caligmalar bir¢ok arastirmaci tarafindan yapilmistir. Bu caligmalardan en
onemlisi Berger ve Seltzer (1982) tarafindan Cizelge halinde elde edilen degerlerdir.
Elektronlarin etkilesmeleri tek tek degil de, coklu sagilmalarla grup grup incelendiginde,
enerji kayiplarinin belirlenmesinde durdurma giicii gereklidir. Bundan dolay1 durdurma
giicll yaygin olarak kullanilir.

E enerjili elektronlarin bir ortamdaki ortalama yol uzunlugu,
E
s=|——=
! ( = ) (2.28)

seklinde tanimlanmigtir. Ortalama yol uzunlugu, siirekli yavaglama yaklasimi, C.S.D.A.
(Continuous Slowing Down Approximation) menzili olarak da adlandirilmaktadir.
C.S.D.A. menzili elektronlarin maksimum menzili civarinda bir degerdir. Elektronlarin
C.S.D.A. menzili Berger ve Seltzer (1982) tarafindan Cizelge halinde elde edilmistir.
Linac’tan gelen elektronlarin bir kismi Tungsten (W) hedefte sogrulur, bir
kismi da Tungsten hedefi geger. Hedefteki etkilesmeler sonucunda olusan ikincil
elektronlarin bir kismi da hedefi gecebilir. Calismada, hedefteki bremsstrahlung olay1
sonucu olusan fotonlar takip edilmis, hedefi gecen elektronlar takip edilmemistir.
Bremsstrahlung olay1r sonucu yaymlanan fotonlarin elektronun ilerleme
dogrultusunda yayilanma olasiliklar1 en yliksektir. Buna ilaveten hedefte ¢ok sayida
bremsstrahlung olayr meydana geldigi icin, hedeften ¢ikan fotonlarin istatistik olarak
ileri dogrultuda diizgiin dagilimli olduklar1 varsayilmistir. Dolayisiyla hedef diizgiin
dagilimli (izotropik) bir gama kaynagi olarak diisliniilmustiir. Ayrica SSD mesafesi
Tungsten hedefin boyutlarina gore ¢ok biiylik oldugundan bu kaynak izotropik nokta

kaynak olarak ele alinmustir.
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2.5. y-ISINININ MADDE iLE ETKILESMESI

X-151n1 ve y-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 Planck sabitidir.

Fotonlari, enerjilerine veya olugma bigimlerine gore siniflandirabiliriz. Olugma
sekillerine gore siiflandirirsak y-1sinlari, niikleer gegislere eslik eden elektromanyetik
radyasyonlardir. Bremsstrahlung veya siirekli X-1sinlari, elektronlarin veya diger yiiklii
parcaciklarin ivmeli hareketi sonucu olusurlar. Karakteristik X-isinlar1 ise atomik
elektronlarin K,L,M, --- kabuklar1 arasindaki gecisleri sirasinda yayinlanir. Olusumlari
farkli olmakla beraber tiim fotonlar ayn1 6zelliklere sahiptir ve enerjilerine gére madde
ile ayn1 etkilesmeleri yapabilirler. S6zgelimi burda foton veya y-151n1 deyimi ile tim
elektromanyetik dalgalar1 kast etmis olacagiz.

Fotonlar madde ile ¢ok ¢esitli etkilesmeler yapabilir. Bu etkilesmeler Cizelge
2.4’te verilmektedir (Hubbel 1969). Bu Cizelgede goriildiigii gibi tim etkilesmeleri

etkilesme pargaciklarina ve etkilerine gore siniflandirabiliriz.

Etkilesme par¢acigina gore,
e Atomik elektronlar ile etkilesmeler
e Niikleonlar ile etkilesmeler
e (ekirdek veya elektronu ¢evreleyen elektrik alan ile etkilesmeler
e Niikleon-niikleon kuvvetlerinin ara pargaciklari olan mezonlar ile

etkilesmeler.

Etkilesmenin etkisine gore,

. Tamamen sogurulma
. Sac¢ilma
. Coklu foton etkileri

seklinde smiflandirilabilir.
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Cizelge 2.4: Fotonun madde ile etkilesme tiirleri. Mavi kutudaki etkilesmeler, madde i¢inde
foton zayiflamasma katkis1 biiyilk olan etkilesmeleri; mor kutudakiler ise,
belirtilen enerji bolgelerinde toplam etkilesmeye gore katkis1 %1 olan diger
etkilesmeleri gostermektedir.

By AME SACILMA COKLU
SOGURULMA . _ _ FOTON
IE (A) ELASTIK INELASTIK | ETKILERI
ETKI'L ESME (COHERENT) | (INCOHERENT) (D)
(B) ©
RAYLEIGH RAMAN
SACILMASI SACILMASI IKi FOTON
1)ATOMIK ox ~ 2> COMPTON
ELEKTRONLAR (Diisiik Enerji SACILMASI
Limitinde) ~Z
FOTONUKLEER I\%ﬁgg; INELASTIK
. REAKSIYONLAR NUKLEER
2)NUKLEONLAR - S(ACI)L}? SACILMA
(E2 10 MeV) LR r.7)
3)YUKLU
PARCACIKLARI s?x%?ﬁilgl
CEVRELEYEN o
ELEKTRIK
ALAN
3)Niikleon Antiniikl.
Olusumu
(E= 4BeV)
FOTOMEZON e
4) MEZONLAR OLUSUMU DEGgsTI)RME
(E> 150 MeV) v

Gamma 1ginlarinin madde ile yaptig1 14 farkli etkilesme olay1 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

sa¢ilmanin olma ihtimali son derece diisiiktiir.
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Niikleer Rezonans Sacilmasi: Bu olayda cekirdek, iki niikleer enerji seviyesi
arasindaki farka esit enerjiye sahip olan bir fotonun sogurulmasiyla uyarilir, uyarilan
cekirdek foton yayinlayarak, kararli hale gecer.

Niikleer Fotoelektrik Olay: Bu olayda yiiksek enerjili bir foton g¢ekirdek
tarafindan sogurulur ve sonucta bir niikleon disar1 atilir. Buna fotoparcalanma
(fotodisintegrasyon) ad1 verilir. Bu olay biiylik Z’1i ortamlarda daha ¢ok meydana gelir,
radyoterapide kullanilan enerji diizeylerinde goriilmez.

Mezon olusumu: Fotonun, ¢ekirdekten bir mezon koparilabilmesi igin
enerjisinin yaklasik 150 Mel ‘in iizerinde olmasi gerekir. Mezon olusumu tesir kesiti
cok kiigik (=107 barn/atom) oldugundan diger olaylar ile karsilagtirildiginda ihmal
edilebilir.

Cekirdekten yayinlanan y-1ginlart dort temel etkilesme yapabilirler. Bu

etkilesmeler:

e Fotoelektrik Olay

e Compton Sag¢ilmasi
e Cift Olusum

e Rayleigh Sagilmasi

olarak siralanabilir. Bu olaylarin olma olasiliklar1 Z ve E ile degisir.

2.5.1. Fotoelektrik Olay

Fotoelektrik olay, diisiik enerjili bir fotonun, atomik elektron ile etkilesmesi
sonucunda elektronu yoriingesinden koparmasidir. Kopan bu elektrona fotoelektron
denir. Serbest elektronlar foton sogurmazlar ve geri tepmezler. Boyle bir islemde enerji
ve momentum korunmadigindan momentum sogurmak i¢in agir bir atoma gerek vardir.
Elektronun kinetik enerjisi, fotonun enerjisi ile elektronun baglanma enerjisinin farkina

esittir.

T=E -B (2.29)
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Bu olay siki bagl elektronlarla (6zellikle K-kabugu elektronlari) olma olasiligi
oldukca yiiksektir. £ enerjili bir fotonun K-kabugundaki -elektronlar tarafindan
fotoelektrik olay tesir kesiti diger kabuklara gore ¢ok biiyiiktiir (Toplam tesir kesitinin
yaklasik % 80’1 ). I¢ doniisiim, elektron yakalanmasi ve fotoelektrik olay veya diger
baz1 gecislerde, olaydan sonra olusan bosluk doldurulurken atom, uyarilmis i¢ yoriinge
enerjisini X-1s1n1 yayinlamak yerine, diisiik enerjili kabuktaki elektrona vermek suretiyle
de basindan atabilir. Bu elektronlara olaymn kasifi Pierre Auger’e atfen Auger
elektronlar: 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 ge¢isi, K kabugunun, K ve L kabuklarinin baglanma enerjileri arasindaki

fark kadar bir enerji ile uyarilmasini saglar, yani AE, = B, — B, ’dir.

2.5.2. Compton Sagilmasi (inkoherent Sacilma)

Fotonlar, zayif bagl atomik elektronlardan enerji kaybederek sagilabilirler. Bu
sacilma, Compton Sacilmas: (Inkoherent Sacilma) olarak bilinir ve literatiirde inelastik
sacilma olarak da adlandirilir. Sagilmada E=100 kel enerji bolgesinde, atomik
elektronlarin, kinetik enerjilerinin ve baglanma enerjilerinin etkileri ihmal edilebilir. £
enerjisi ile gelen foton, atomun durgun ve serbest kabul edilen m kiitleli bir elektronu
tarafindan sacilir. Etkilesme sonucunda Sekil 2.9°da goriildiigii gibi daha kiiciik enerjili
fotonun ve foton tarafindan kaybedilen enerjiyi tasiyan sagilmig bir elektronun enerjileri

strastyla E' (<E) ve E, enerjisi ile gelis dogrultusunda 6 ve @ acis1 yaparak sagilirlar.

Sacilan Foton

Gelen Foton
PE

Sacilan Elektron

Sekil 2.9: Compton sacilmasinin geometrisi.
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Momentum ve enerji korunumundan,

Momentum Korunumu: P=P+ P,
Enerjinin Korunumu : E=E'+E,
kullanilarak,
E k
E' k' (2.30)

= j— =
1+ k(1 —cos @) 1+ k(1 —cos @)

!

olarak elde edilir. Burada k£ = S Ve k' = 5 "dir.

mc mc

Compton sacilmasinda bir 6 agisinda, Compton sagilma olasiligi kuantum
mekaniksel hesaplamalarla bulunabilir. Fotonlarin serbest elektronlardan, inkoherent

sagilma tesir kesiti Klein ve Nishina tarafindan elde edilmistir (Hubbel 1969).

oy (0) 1. _ -2 2
S [1+ k(1-cos(6)] {Hcos (0) +

1+k(1—cosf) steradyan

201 2 2
k*(1—cos®) }[cm /elektron}(z.?)l)

Burada, dQ =2zsin@df birim kat1 a¢i, r.= & /mc*=2.818 fm klasik elektron
yarigapidir. Diferansiyel Klein-Nishina Tesir Kesiti Denk.(2.31), tiim agilar [8: 0— =]
tizerinden integrali,

Tdo(6) :
o‘ky = |———=2xsin 6d6 (2.32)
[T

seklinde alindiginda elektron basina Toplam Klein-Nishina tesir kesiti,

2
o =2 1+2k{2(1+k) _1n(1+2k)}r In(1+2k) 1+3k2 cm (2.33)
k 1+ 2k k 2k (1+2k) elektron

seklinde elde edilir.
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2.5.3. Cift Olusum

Bir ¢ekirdegin Coulomb alaninda elektron-pozitron ¢ifti olusumu, yalnizca
foton enerjisi belli bir esik enerjisini agtiginda miimkiin olur ve olayda fotonun kendisi
yok 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’ + 2msi &/ my (2.34)

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

enerjisi yaklasik olarak;

E > 2m.c’ (2.35)

"dir. Fotoelektrik sogurmada oldugu gibi bu islemde de momentum korunumu i¢in agir
bir atomun varligi gereklidir, fakat atoma verilen geri tepe enerjisi Denk.(2.34)’teki
diger terimle karsilastirildiginda ihmal edilebilir diizeyde oldugu goriilmektedir. Cift
olusumu sadece yiiksek enerjili fotonlar igin énem kazanmaktadir. Ozellikle 5 MeV ‘in
istiindeki enerjiler i¢in baskin hale gelmektedir.

Bununla birlikte eger elektron-pozitron ¢ifti olusumu elektronun Coulomb

alaninda oluyorsa esik enerjisi,
E > 4m.’ (2.36)
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.
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2.5.4. Rayleigh Sacilmasi (Koherent Sa¢ilma)

Fotonlar, siki bagli atomik elektronlardan enerji kaybetmeden (atomu
uyarmadan veya iyonlastirmadan) sagilabilirler. Bu sacilma, Rayleigh Sacilmasi
(Koherent Sacilma) olarak bilinir ve literatiirde elastik sagilma olarak da adlandirilir. Bu
olay cogunlukla diisiik enerjilerde ve yliksek Z’1i ortamlarda meydana gelir. Rayleigh

diferansiyel sagilma tesir kesiti,

do,(0) r? 5 ,.cm * | atom
—r == <J1+ I F(qg,Z _— 2.37
0 5 [1+cos (DI F(q,Z)] [stera dyan ] (2.37)

ile verilir (Hubell 1969). Burada F(q,Z) atomik form faktoriidiir.
2.6. DOZ DAGILIMLARI ve SACILMA ANALIZi

Radyoterapide amag belirlenen hedef kitleye optimum dozu verirken
radyasyona hassas kritik organlar1 ve etrafindaki saglikli dokulart miimkiin oldugunca
korumaktir. Tiimor kontrolii, hedef kitleye verilen doz ile yakin iligkili oldugundan, bu
amaca ulasmak i¢in, hastaya verilen dozun ¢ok dogru bir sekilde bilinmesi gerekir.
Radyasyon ile tedavi sirasinda hastada dogrudan doz dagiliminin o6lgiilmesi, bazi
materyaller kullanilarak miimkiindiir. Ancak uygulamada kullanilan doz dagilimi
degerleri genellikle fantomlarla elde edilir. Buradan elde edilen doz dagilimlari, cihazin
kalite kontroliinii yapmada ve gercek bir hastadaki doz dagilimlarmi planlamada

kullanilir. Bu nedenle radyoterapide klinik fizigin iyi bilinmesi gerekir.
2.6.1. Fantomlar

Fantomlar, doku icerisinde doz dagilimlarinin incelenmesi i¢in kullanilan insan
dokusu esdegeri malzemelerdir. Insan viicudunun biiyiik bir kismi sudan olusur ve kas
ve yumusak dokularin Z sayist suya ¢ok yakindir. Bundan dolay1 temel doz dagilimlar

genellikle tekrarlanabilir olmasi, kas ve yumusak dokularin radyasyon sogurma ve
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sacilma oOzelliklerine ¢ok yakin olmasi, lic boyutlu 6l¢iim yapabilmesi nedeniyle su
fantomunda yapilir.

Her zaman fantom olarak su kullanmak pratik olmayacagindan, daha kullanish
olan kat1 fantomlar gibi ¢esitli fantomlar da gelistirilmistir. ideal olarak kullamlacak
materyalin doku veya su esdegeri olabilmesi i¢in kiitle yogunlugu, kiitle basina elektron
sayis1 ve etkin atom numarasi suya esit olmalidir. Fakat klinik uygulamalarda Mel
mertebesinde enerjiye sahip fotonlarda en baskin olan etkilesme Compton sagilmasi
oldugundan, kullanilacak olan fantom materyalinin sadece elektron yogunlugunun suya
esdeger olmasi yeterli olacaktir.

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

hesaplanabilir (Khan 1993).

V4
pP. = ,OmNA(;j (2.38)

Cesitli insan dokusu ve viicut sivilarmin elektron yogunlugu bu ifadeden

kolaylikla hesaplanabilir.
2.6.2. iyon Odalar1 ( fon Chambers)

Her dedektor ortami iginde meydana gelen iyonizasyonu toplayan iki elektrod
ve koruyucudan meydana gelir. Pozitif ve negatif pargaciklarin yiiklendigi iki elektrod
gaz tarafindan izole edilir. Gaz molekiilleri foton 1smlar1 veya gelen pargaciklarla ve
(+), (-) iyon iiriinleri ile iyonize olur. Bunlar iyon ¢ifti olarak adlandirilir. Negatif
iyonlar pozitif elektroda, pozitif iyonlar negatif elektroda hareket ederler. Iyonlarin bu
akimina iyonizasyon akimi denir.

Iyon odalarinda, genellikle, duvar plastik ve karbon gibi atom numaralari
havanin ve suyunkine yakin maddelerden yapilir. Iyon odalarinin ¢apt miimkiin oldugu
kadar ince ama elektron dengesini saglamak icin hala yeterince biiyiiktiir. Iyon
odalarinin i¢inde bazen havadan ¢ok gazlar kullanilir. Bu se¢cimde en baskin etkilesim
olan Compton sacilmasit onemlidir. Compton sagilmasi, fotoelektrik ve ¢ift olusum

etkileri, hem enerjiye hem de materyalin atom numarasina baglhdir. Gaz ortam atmosfer
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basincinda hava ile dolu olan iyon odalar1 en ¢ok gama isinlariin Olgiilmesinde
kullanilir. Sekil 2.10’da, duvar1 piir karbondan, merkezi elektrod ise piir aliminyumdan
yapilmis olan Farmer tipi bir iyon odasinin yapisi goriilmektedir. Bu caligsmada,
deneysel doz dagilimlari, farmer tipi 0./25 em’ hacimli bir iyon odast kullanilarak su

fantomundan elde edilmistir.

_ by Merkezi Elektrot
Izolator Ao / Dis Elektrot

Sekil 2.10: Farmer tipi bir iyon odasinin yapisi.

Iyon odalar1 genellikle klinik terapi elektron ve foton demetleri gibi yiiksek

radyasyon alanlarinin dogru 6l¢iimii i¢in uygundur.

2.6.3. Derin Doz Dagilimlan

Radyasyon demeti hastadan (ya da su fantomundan) gegerken, hastanin
organlarina farkli derinliklerde farkli doz degerleri birakir. Ortama birakilan doz, demet
enerjisi, derinlik, alan biiyiikligii, kaynaktan uzaklik (SSD) ve demet kolimator
sistemine bagli olarak degisir. Doku icerisindeki sogurulan dozu hesaplamak i¢in bu
parametrelerin bilinmesi gerekir.

Doz hesaplama sistemindeki temel adim merkezi eksen boyunca derin doz
degisimlerini tespit etmektir. Bu amacla Yiizde Derin Doz (Percentage Depth Dose,
PDD), Doku Hava Orami (Tissue Air Ratio, 7AR), Doku Maksimum Oran1 (Tissue
Maximum Ratio, TMR), Doku Fantom Orani (Tissue Phantom Ratio, TPR) gibi
blyiikliikler tanimlanmistir. Bu biiyiikliikler genellikle su fantomunda iyon odasi

kullanilarak yapilan dl¢iimlerden elde edilmektedir.
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2.6.4. Yiizde Derin Doz (% DD)

Merkez 151n tizerinde z derinliginde sogrulan Dq dozunun referans derinlik olan

Zmax da sogrulan maksimum doz Dmax (Dmax =Dy )’a oranidur:

D
%DD(z, A, f,E) = —=x100 (2.39)
DP
Sekil 2.11°da goriildiigii gibi Yiizde Derin Doz, derinlik (z), agilan kare alan
(4), kaynak-cilt mesafesi (f=SSD) ve foton enerjisi (£)’nin bir fonksiyonu olup bu
parametrelere bagl olarak degisir. Kare olmayan alanlarin kare esdegerleri bulunup

hesaplanmalidir.

Kawvnak
l":'; - - - - o - B
.II.-".. "\.\\.
AN
= ‘=  r—ssD
/ Y
/ \
/ \ I
I Py [y Eem A
| | | P >
) | X
| = .
| | |
= e =

Sekil 2.11: Yiizde Derin Doz Olgiim Geometrisi. P ve Q noktalar1 sirastyla merkezi 1smn

ekseninde z ve z,,, derinlikleridir. A, su fantomu iizerinde tanimlanmis olan kare

alandir.

Foton enerjileri ayni1 olan farkli tipteki lineer hizlandiricilarin derin doz
ylzdelerinin birbirinden farkli oldugu bildirilmistir. Bunun nedeni, elektron
enerjilerinin, hedef, siizge¢ ve kolimator sisteminin yapildigi maddelerin farklh
olmasidir. Ayrica alan kenarlar1 ve kolimatdr sistemi de merkez 1s1n iizerindeki derin

doz dagilimini etkileyebilir.
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Derin doz yiizdesi, enerji degeri, SSD ve alan biiyiikliigii ile dogru orantilidir.
Orta ve diisiik enerjili X-1s1nlar1 i¢in referans derinligi genellikle yiizeyde alinir (zp=0).
Yiiksek enerjiler icin referans derinligi ise merkezi eksen iizerinde en yiiksek sogurulan

doz build up noktasinda alinir (zp=z,,4,). Build-up noktasinda sogurulan doz (D,4y),

DQ
- x 100 (2.40)

max %DD

olarak verilmektedir.

2.6.4.1. % DD’nin Derinlige Bagimhihg:

% DD degerleri, gelen radyasyonun enerjisiyle artar. Bu artis verilen bir
derinlik i¢in derin doz egrilerinin egiminin azalmasi ve demet giriciliginin artmasi
demektir. Yani yliksek enerjili 1sinlar daha fazla giricidir ve % DD degerleri daha
biyiiktiir. Sekil 2.12°de farkli demet enerjilerinden elde edilen % DD egrileri

goriilmektedir.

100.0

S20 =100 cm
| 103 10 em?
80.0

60.0 4

Yiizele Derin Doz

i
|
1 L 1 i A | -y k L ] i i i |
o 3 10 15 20
Derinlik icm)

Sekil 2.12: SSD=100 cm’de 10x10 cm® alan i¢in “°Co v 1smlarindan 25 MV X-1sinlarina kadar
sudaki Yiizde Derin Doz egrileri. (Podgorsak, Radiation Oncology Physics: A
Handbook for Teachers and Students IAEA 182 p.)
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Bu durum, derine yerlesmis tlimorlerin tedavisi i¢in yiiksek enerjili radyasyon

kullanmanin gerekliligini acik olarak gosterir.

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

% DD’nin tedavi alan1 boyutlarina bagimliligi, sacilan elektron ve fotonlardan
dolay1 ortaya ¢ikar. Alan biiyiikliigli artarken sacilan radyasyonun, sogurulan doza
katkis1 biiyiir. Sogurulan doz, fantom i¢indeki sagilmalarin da katkistyla d,,,,’dan daha
biiyilk derinliklerde maksimum olur. Bu nedenle % DD derinligi artan alan
biiytlikliigiiyle artar. Alan biiytikliigiine bagli % DD’deki bu artis demet kalitesine yani
enerjisine bagimhdir. Sagilma olasiliklart veya tesir kesitleri artan enerjiyle
azalacagindan ve yiiksek enerjili fotonlar daha yogun olarak ileri sagilacagindan, %
DD'lerin alan bagimlilig1 yiiksek enerjilerde, diisiik enerjilere oranla daha azdir. % DD
verileri genellikle kare alanlar i¢indir. Klinik uygulamalarda, ele alinan tedavilerin ¢ogu
yapilan dikdortgen, bloklu ve sekilli alanlar oldugundan bu alanlarin kare alanlara

esdeger olmalar gerekmektedir. Esdeger kare alanin kenart,

Esdeger Karenin Kenary = — 22 .41
sdeger Karenin Kenari (A+B) 41)

formiiliinden hesaplanir. Burada 4 ve B tedavi icin belirlenen alan kenarlaridir ve

birbirine yakin degerlerdir.

2.6.4.3. % DD'nin SSD Bagimhhg:

Bir kaynaktan yayimlanan foton demeti, paralel degilse (nokta kaynak veya
genisleyen demet ise) foton akisi, kaynaga olan uzakligin karesiyle ters orantili olarak
degisir. Eksternal demet tedavisi i¢in kullanilan klinik kaynaklarin smirli bir
biiytikliikleri (belli biiyiiklilkte nokta gama kaynagi veya Tungsten hedef kaynagi)
oldugundan, kaynak boyutlarindan bagimsiz hale gelmek icin kaynak-cilt mesafesi
(SSD) genellikle biiyiik degerler segilir (> 80 cm ). % DD’ler, ters kare kanununun
etkisinden dolay1 SSD ile artar. Herhangi bir noktadaki gergek doz siddeti, kaynaktan
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uzaklastikga 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 biiyilk olmalidir.
Ciinki kiiciik SSD’lerde % DD’ler kiiglik olacagindan belirli bir tiimor dozu igin cilt
dozlar1 ¢ok yiiksek olacaktir. Ancak, artan uzaklikla doz hizi diiseceginden, SSD
pratikte, doz hiz1 ve % DD arasinda bir uyum saglayacak mesafede olmalidir. Mel
bolgesindeki tedavide, derine yerlesmis tiimorlerin tedavisinde tavsiye edilen minimum
uzaklik SSD= 80 cm’dir (Khan 1993). Lineer hizlandiricilarda SSD=100 cm olarak

alinmaktadir. Bu calismada da bu deger alinmustir.

2.6.5. Build Up Doz

Kaynaktan yayimlanan 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 maksimum dozun birakildig1 noktaya build
up noktast denir. Maksimum doz noktasi ile yiizey arasindaki bolgeye de build up
bolgesi denir. Build up noktasi, derin doz egrilerine bakilarak bulunabilir. Diisiik ve orta
enerjili X-1s1nlarinin olusturduklari ikincil elektronlar, menzilleri ¢ok kii¢iik oldugundan
doku icerisinde hemen sogurulurlar. Bu nedenle diisiik ve orta enerjili X-1s1nlar1 i¢in
build up noktasi ciltte veya cilde ¢ok yakin derinlikte olusur.

Yiiksek enerjilerde gelen y-1s1m1 demetlerinde ikincil elektronlarin menzilleri
daha uzundur ve elektronlar, gelen demet dogrultusundan biiyiik acilara sacilirlar. Bu
sacilma, enerjiye ve Compton sagilmasina (geri tepen elektron) baglidir. Bu enerjilerde

build up noktast daha derinlerde olustugu i¢in, bu doz etkisine Cilt Koruma Etkisi denir.

2.6.6. izodoz (Esdoz) Dagilimlar:

Radyasyon huzmesinin {i¢ boyutta meydana getirdigi derin doz dagilimini,
merkezi eksen derin doz dagilimi tek basina karakterize etmez. Bundan dolay1 izodoz
dagilimlarma gerek duyulur. Izodoz egrisi esit doz alan noktalarin birlestirilmesi ile elde

edilir. Izodoz, merkezi eksenden uzakliga gore yan taraflara uzakligm ve derinligin bir
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fonksiyonu olarak degisir. Sabit SSD tekniginde alan boyutu cilt yiizeyinde tanimlanur.
Derin doz degerleri, merkezi eksendeki en yiiksek doz noktasina normalize edilerek
sabit SSD izodoz egrileri elde edilir.

Sekil 2.13-14’te 2005 yilinda Bursa Ali Osman S6nmez Onkoloji Hastanesi
Lineer Akselerator ve Tedavi Planlama Unitesi’nde ameliyat sonrasi tedavi géren M. A.
adli sol meme kanseri olan bir hasta i¢in hazirlanmis olan izodoz dagilimi
goriilmektedir. Grafikte ayrica, tedavi i¢in uygun goriilen 200 ¢Gy dozun, hangi
dokunun ne kadar doz alindigini gosteren yiizdelik izodoz degerleriyle birlikte
verilmektedir. Sekil 2.13°te, hastaya i¢ ve dig tanjansiyellerden (tegetlerden) verilen 6
MYV foton 1sinlarindan elde edilen izodoz dagilimi goriilmektedir. Burada tanjansiyel
(teget), koni (<) seklindeki foton demetin yarisinin kesilerek, koni kesitin dik tiggen
seklinde hasta memesine, viicudun diger organlarinin radyasyon almamasi i¢in gogiis
ylizeyini yalayarak (gogiis yilizeyine teget sekilde) yanlamasina uygulanmasi
anlamindadir. Tedavi sirasinda yerlesmis olan tiimoriin yeri son derece onemlidir.
Bundan dolay1 iyi bir tedavi i¢in % 100 izodoz egrisinin ilgili timor hacmini tam olarak
sarmasi istenir. Burada en ¢ok dikkat edilecek konu saglam dokularin en az dozla ya da
miimkiinse hi¢ doz almadan tedavi plani olusturmaktir. Konu edilen hastada alt kismin
(akcigerlerin) korunmasi gerekir. Dolayisiyla tiimér hacmini saran dozun bu alanin
disinda hizli bir sekilde azalmasi gerekir. Saglam dokularin doz almamasi igin

kursundan yapilmis olan kama (wedge)’lar kullanilir.
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lzopoz BlLGIsI
No Yizde Doz (eGy)
1 100.0% = 200.7

Sekil 2.13: Meme kanseri bir hastanin sol memesi i¢in elde edilen izodoz dagilimi. I¢ ve dis
tanjansiyel acilarda uygulanan iki 151n i¢in izodoz egrileri goriilmektedir
(Tedavide kullanilan iki 151n 6 MV foton enerjisidir). Sekil, hastanin sag taraftan

(R) bakildigindaki kesit goriintiisiidiir.

Sekil 2.14’te goriildiigii gibi, 15inlarm 6niine 45°lik kama konularak meme
ylizeyine yakin noktalarda ve tiimor hacminde homojen bir izodoz dagilimi elde etmek
amaclanmistir. Burada yarim alan 1sinlamasi yapilmis olup, kaynak-timor merkezi
uzakligi, SAD (Source to Axis Distance) teknigi ile hasta tedavi edilmistir. Sekillerde
farkli izodoz egrileri farkli renklerle gosterilmistir.

[zodoz dagilimlarmi etkileyen faktorler arasinda kullanilan tedavi cihaz tiirii,
151n kalitesi, alan boyutlari, ¢oklu yaprak kolimatorler (Multi-Leaf Collimator, MLC),
SSD, kullanilan kamalar ve bolus (dolgu) sayilabilir. Burada bolus, 1sinlama sirasinda

viicuttaki bosluklar1 doldurmak i¢in kullanilan doku esdegeri maddedir.
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{zonoz BiLGIS!

No Yizde Doz (cGy)

100.0¢% =

Sekil 2.14: Meme kanseri bir hastanin sol memesi i¢in elde edilen izodoz dagilimi. Isinlarin
oniine 45”lik Wedge kullanildig1 zaman izodoz egrileri (Tedavide kullamilan iki

151n 6 MV foton enerjisidir).

2.6.7. Doz (Demet) Profili

Tedavide belirlenen alan kenarlar1 kolimatorler yardimiyla olusturulur.
Kolimatorlerden diverjansiyel olarak (koni seklinde) yayilan 1simn demetinin sekli,
kolimatdrlerin geometrisine bagh olarak degisir. Ideal olarak alan kenarlarmdaki doz
diistisli, verilemek istenen dozun % 50’si kadar olmalidir. Radyoterapi cihazlarinin
rutin kontrollerinden biri de, merkezi eksen iizerindeki sabit bir nokta etrafinda doz
degisimlerini incelemektir. Eger ii¢ boyutta, merkez ekseni z-ekseni olarak secersek, bu
eksen lizerinde sabit bir noktaya gore x veya y-ekseni lizerindeki noktalarmn doz
degerlerinin taranmasina doz profili denir. Sekil 2.15’te suda ¢esitli derinliklerde iki
farkl1 alan boyutu i¢in, 10 MV X-isinlarinin (maksimum enerjisi 10 MelV olan
bremsstrahlung fotonlarinin) olusturdugu doz (demet) profilleri goriilmektedir. Boylece
elde edilen doz profili grafiginden alan kenarlarimin kontrolii ve doz dagiliminin yatay

olarak derinlikle degisimi incelenebilir.
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Sekil 2.15: Suda cesitli derinliklerde 10 MV X-1sininda 10x10 cm? ve 30x30 cm” alanlar igin
doz profilleri (Merkezi eksen doz degerleri, iki alan i¢in uygun yiizde derin doz
degerleriyle skalalandirilmigtir). (Podgorsak, Radiation Oncology Physics: A
Handbook for Teachers and Students IAEA 195 p.)



48

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 ¢esitli alanlarinda
kullanilmaktadir. Bu yontemin kisaca anlatimi1 ve anlasilmasi daha kolay oldugundan
Cengiz (1991)’den alinmustir.

Belli bir 6lgme veya deneyde elde edilen degerler, bir gelisigiizel say1 kiimesi
olusturur. Gelisigiizel sayilar kiimesinde herhangi bir sayinin gelme olasilig1 6tekilerden
farkli olabilir. Olasiliklar ayni ise boyle bir kiimeye diizglin dagilimli gelisigiizel sayilar
kiimesi denir. Sayisal olarak bir deneyi veya olay1 taklit etmek i¢in, 0-1 arasinda
degerler alan diizgiin dagilimli gelisiglizel sayilar1 kullanarak, ele alinan olayla ilgili
olasilik dagilimina sahip, belli bir a-b araliginda degerler alan gelisigiizel sayilar
tiretmek gereklidir. Yontemin hatasiz islemesi igin, 0-1 araliginda gercekten esit
olasiliklarla gelen gelisigiizel sayilar elde edilmesi Onemlidir. Bundan sonra 0-1
araliginda diizgiin dagilimhi gelisigiizel sayilar1 kisaca gelisiglizel say1 olarak
isimlendirip ¢ ile gosterecegiz.

Gelisigiizel sayilar cesitli ifadeler kullanilarak tiiretilmektedir. Bu ifadelerden

birisi agagida verilmistir.

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

Burada 4 =100 ve M miimkiin oldugu kadar biiyiik birer tamsayidirlar. Denk.(3.1) ile
verilen gelisigiizel say1 iireteci, M"den kii¢iik bir pozitif tamsay1 olan X, baslangi¢
degeri ile baslatilir. Ureteg i. kez calistirildiginda bir dnceki X;.; degeri kullanilir. Bu
gelisigiizel say1 dizisi M-1 deger sonra kendisini tekrar eder. Tekrar periyodunun biiyiik
olmasi, belli bir dizinin istenilen gelisigiizellikte olmasi anlamina gelmez. Denk.(3.1)
veya daha bagka ifadelerden elde edilen say1 dizileri tam gelisigiizel degildirler. Uretilen
gelisigiizel sayilarin diizgiin dagilimlilik ve gelisigiizellik testleri yapilmakladir. Bunun
icin cesitli test teknikleri kullanilmaktadir. Boyle formiillerden elde edilen gelisigiizel

say1 dizisine sézde (pseudo) gelisigiizel sayilar denir. S6zde gelisiglizel deyimi, ¢
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degerlerinin art arda yeteri kadar gelisigiizellikte olmalarina ragmen, bilinen bir cebirsel
ifadeden iiretilmis olduklarin1 anlatmaktadir.
Bu ¢alismada Turbo Basic Version 1.00 Compiler'in gelisigiizel say1 lreteci

kullanilmistir.

3.1.1. Temel Monte Carlo ilkesi

Belli bir 6l¢gme veya deneyi bir olay olarak isimlendirelim. Herhangi bir olayin
belli olasiliklarla meydana gelen ¢esitli sonuglar1 vardir. Bu sonuglar da ayri ayri birer
olay olarak diisiiniilebilir. S6z gelisi, elektronun bir ortamda etkilesmesi bir olay; elastik
sacilma, inelastik sacilma ve bremsstrahlung da bu olayin birer sonucudur. Bu {i¢ sonug
da birer olaydir. S6z gelisi elastik sacilma bir olay, bu olayda elektronun 25°ye
sacgilmasi 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. Gelisiglizel say1 eksenini Sekil 3.1'de goriildiigii gibi n-tane bolgeye ayiralim.

Her bir bdlgenin genisligi, o sonucun ortaya ¢ikma olasilig1 kadar olsun.

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

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

Sekil 3.I'de gosterilen gelisigiizel sayilar1 sonug bolgelerine ayirmakla, gelisigiizel
sayilarin P; olasilikla belirlenen miktarini 1.sonug, P, olasilikla belirlenen miktarint 2.
sonug, P; olasilikla belirlenen miktarin1 3. sonug, - , P, olasilikla belirlenen miktarini
da n.sonu¢ i¢in ayirmis olduk. Bdylece tiiretilen bir gelisiglizel sayr hangi sonug

bolgesine diiserse, olayda o sonu¢ meydana gelmistir.
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Yani,
0 <gq <P, ise 1. sonug,
P; < g < P;+P, ise 2. sonug,
P+ P>+ -+ P,; < g <1isen. sonug
meydana gelir.
Simdi de, a < x < b araliginda, her bir x sonucun ortaya ¢ikma olasilig1 f(x)

siklik fonksiyonu ile belirlenen bir olay: taklit etmek isteyelim. Olayda sonucun x ile

x+dx arasinda bir deger alma olasiligi,

p(x)dx = bf(x—)dx (3.2)

Jf(x)dx

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

yogunluk fonksiyonu veya olasilik dagilim fonksiyonu,

P(x) = [ p(x')dx (3.3)

seklinde tanimlanir. ¢ < x < b aralifindaki her x degerine karsilik P(x) fonksiyonu O - 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=P'(q) (3.6)

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

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

Monte Carlo Yontemi’nin uygulanmasinda harcanan bilgisayar zamanim
minimuma indirmek gereklidir. Bir dagilimm &rneklenmesinde ¢ogunlukla Temel
Monte Carlo ilkesi kullanilamaz. Bu ilke, ancak Denk.(3.5)'teki integralin analitik
olarak alinabildigi ve bulunan ifadenin tersine ¢0ziimiiniin analitik olarak miimkiin
oldugu durumlarda kullanilabilir. Cogu uygulamalarda bu sartlar saglanamadig1 i¢in
Reddetme YoOntemi’ni kullanmak gerekir.

a < x < b araliginda f{x) siklik fonksiyonu ile belirlenen bir olay1 Reddetme
Yontemi ile orneklemek isteyelim. Bunun i¢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 goriildiigii gibi tiiretilen bir ¢ ile 7(x) dagiliminin 6rneklenmesinden elde edilen
bir x degerinin siklig1 »(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)
dagilimhidir. Boylece f(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(x) dagilimmi orten r(x) dagilimi da r(x)=1 seklinde secilir. r(x)=1

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

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

degerinin sikliginin f{x) olma olasilig1 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 dagilimi yerine, bu f{x) dagilimin1 orten bir r(x) dagilimi
kullanilir. Diizgiin dagilim r(x)=sabit’e dikdortgensel reddetme fonksiyonu, f(x)
dagilimini 6rten herhangi bir r(x) dagilimina da orten reddetme fonksiyonu adi verilir.

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

& 1

0

)

r(x)

v

a X b X

Sekil 3.3: Reddetme yontemi ile 6rneklenmek istenen dagilim, f{x) ve reddetme fonksiyonu,

r(x).
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Orten reddetme fonksiyonu su 6zellikleri saglamalidir:

1. a < x < bigin r(x) > f(x) olmal,
ii. 7(x) dagilimma Temel Monte Carlo Ilkesi Denk.(3.5) uygulanarak,
Denk.(3.6) analitik olarak elde edilebilmelidir.

Bu iki sart1 saglayan birden fazla orten reddetme fonksiyonu varsa, bunlar arasindan,
Denk.(3.7) ile tanimlanan verimi en yiiksek ve en az karmasik olani kullanilmalidir.
Sekil 3.3'de gorildigi gibi r(x) ile f(x) egrileri arasinda kalan alan ne kadar kiiclikse
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 goriildigi gibi bu x sayisinin sikligr »(x)’dir. Bu
sikligin f{x) olma olasilig1 f{x)/r(x)’dir. Ikinci bir g tiiretilerek,

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

sartina bakilir. Bu sart saglanirsa x kaydedilir, saglanmazsa reddedilir ve islem

tekrarlanir. Boylece, (x) dagilimli x degerlerinden, f(x) dagilimli x degerleri elde edilir.

3.2. Gama Isim Takibi ile Doz Dagilimlarinin Elde Edilmesi

3.2.1 y-Isim Enerjisinin Orneklenmesi

Klinik Liner Hizlandiricilarin fantom yiizeyinde enerji spektrumunun bilinmesi
son derece onemlidir. Tek enerjili paralel demet halinde gelen elektronlar, hedefle
(Tungsten, W) etkilestikleri zaman yiliksek enerjili bremsstrahlung 1sinlar1 iiretirler.
Uretilen bu fotonlar filtreler ve kolimatdrler vasitasiyla diizgiin bir sekilde fantom
ylizeyine yonlendirilirler. Gelen bu fotonlarin enerji spektrumu, SSD=100 cm’de Mohan
ve arkadaslart (Mohan ve ark. 1985) tarafindan elde edilmistir. Klinik lineer
hizlandiricilarin enerji spektrumlari i¢in veri tabanlari olara en yaygin kullanilan Monte

Carlo hazir programi olan EGSnc kodunda da Mohan ve ark. tarafindan elde edilmis



55

degerler kullanilmaktadir.

Fantom ylizeyine gelen fotonlar hedefi gectikten sonra siirekli enerji degerine
sahiptirler. Tedavide kullanilan 6 MV, 15 MV ve 18 MV gibi foton enerjilerinden
kastedilen fotonlarin Mel biriminde maksimum enerjileridir. Tedavide, hasta yiizeyine
gelen foton demetinin ortalama enerji degerleri esas alinmaktadir. Bu ¢alismada deney,
Siemens Primus marka klinik lineer hizlandiricinin (LINAC), 6MV ve 18 MV foton
1sinlarindan sadece 6 MV foton 1sinlart kullanilarak ve Monte Carlo hesaplamalar1 da
maksimum enerjisi 6 Mel olan Mohan spektrumu 6rneklenerek yapilmistir.

Calismada 6 MV foton 1sinlar1 igin Mohan spektrumuna (Mohan ve ark. 1985),
Prof. Dr. Emin N. Ozmutlu tarafindan hazirlanan fit program yardimiyla fit yapilmistir.
Cizelge 3.1’de Mohan spektrumu ve fit fonksiyonu degerleri verilmistir. Mohan
Spektrumu ve elde edilen fit fonksiyonu dagilimlar1 Sekil 3.4’te goriilmektedir.

Mohan spektrumuna, en uygun fonksiyon olarak,
_ 2 p?2 2 .
f(EY=P -e (E+P,) /(2P3)+P4-E-e E?/(2-Ps) G.11)
seklinde bir fonksiyon fit edilmistir. Burada en uygun parametreler,

P, =1.488011, P,=3.621140, P;=3.086142, P, = -3.804164, P5 =0.09053989

olarak elde edilmistir.
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Cizelge 3.1: 6 MV fotonlar i¢in Mohan tarafindan elde edilen Mohan Foton Spektrumu
(Mohan ve ark. 1985) ve Fit Fonksiyonu Degerleri.

Mohan . < .
Enerji Spektrumu Fit Degerleri
Degerleri Sayma/MeV
(MeV) (Sayr%aIMeV) (Say )
0.25 0.00411 0.00411
0.50 0.12952 0.13181
0.75 0.46090 0.41830
1.00 0.46090 0.47010
1.25 0.44359 0.42756
1.50 0.40850 0.37567
1.75 0.40850 0.32731
2.00 0.24965 0.28330
2.25 0.23677 0.24361
2.50 0.18671 0.20811
2.75 0.13827 0.17663
3.00 0.13045 0.14893
3.25 0.14844 0.12475
3.50 0.09496 0.10382
3.75 0.12466 0.08584
4.00 0.09773 0.07051
4.25 0.08892 0.05754
4.50 0.05155 0.04664
4.75 0.04184 0.03757
5.00 0.04803 0.03006
5.25 0.01625 0.02390
5.50 0.02715 0.01887
5.75 0.01199 0.01481
6.00 0.01574 0.01154
0.50 -
[ J
¢ . .
0.40 | o o —— Fit Fonksiyonu
e Mohan Spektrumu
20.30
=
E
%0.20
n
0.10 -
0.00 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
0.0 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0 6.0
Enerji (MeV)

Sekil 3.4: Bremsstrahlung fotonlarinin Mohan Spektrumu ve fit fonksiyonu dagilimau.
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Denk.(3.11)’deki bu fonksiyona Temel Monte Carlo Ilkesi’ni uygulamak
glictiir. Ciinkii bu ifadenin integralini analitik olarak almak miimkiin degildir. Bundan
dolayr bu ifadenin orneklenmesinde reddetme yontemi kullanilmistir. Reddetme
yontemi dikdortgensel reddetme fonksiyonu ile uygulandiginda verim cok diisiik
olmakta ve fazla zaman harcanmaktadir. Bundan dolay1 Sekil 3.5’te gorildiigi gibi
orten dogrusal reddetme fonksiyonu #(E) kullanilmistir. Sinir degerleri a =0, b=E,= 6

[MeV] olarak alinmaktadir.

0.6

——FitFonsiyonu
0.5 |

— Orten Reddetme

s 04 Fonksiyonu
=
©
E 03
[3:]
n

0.2 |

0.1 |

0 ‘
0 1 2 3 4 5 6
Enerji(MeV)

Sekil 3.5: Elde edilen fit fonksiyonu ve uygun Orten Reddetme Fonksiyonu dagilimlari.
Orten reddetme fonksiyonu r(E),
r(E)y=m—nE (3.12)
seklinde bir dogru denklemi secilerek verim yiikseltilmistir. Burada,
m =0.561816, n =0.091712

“dir.
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Dogrusal drten reddetme fonksiyonuna Temel Monte Carlo Ilkesi uygulanarak,

E
jr(E')dE'
_ 0
17 &, (3.13)
[ r(E)dE

0

ifadesi ve bu ifadenin integrali alinip tersine ¢dziimiinden ikinci dereceden bir denklem
elde edilmistir. £'nin [a,b] araliginda olmasi gerektiginden, bulunan iki ¢éziimden

sadece bu sart1 saglayan ¢oziim alinmistir. Sinir degerleri kullanilarak,
c=—q(2mb—nb*) (3.14)

olmak tizere £’nin ¢6ziimii,

_ m— m2 +nc

n

E (3.15)

Seklinde elde edilmistir. Bir ¢ tiiretilerek Denk.(3.15)’ten bir £ degeri bulunmustur.

Ikinci bir g tiiretilerek,

E
< {((E)) (3.16)

sartina bakilmistir. Bu sart saglanirsa, bremsstrahlung olay1 sonucu fantom yiizeyine
gelen foton enerjisi £ (Mel) elde edilerek foton takibine bu enerjisi degeri ile devam
edilmistir. Sart saglanmazsa islem tekrarlanmak iizere basa doniilerek yeni bir enerji

orneklemesine gecilmistir.
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3.2.2. y-Isim Dogrultusunun Orneklenmesi

Bremsstrahlung fotonlarinin yayinlandigi Tungsten hedefin boyutlar1 SSD=100
cm mesafesinden ¢ok kiigiik oldugu i¢in Tungsten (W) hedef izotropik nokta kaynak
olarak ele alinmistir. xyz koordinat sisteminin baslangi¢c noktast Tungsten hedefin orta
noktasi (nokta kaynak)’nda alinmistir. z-ekseni SSD mesafesi boyunca asagiya dogru
secilmigtir. Nokta kaynak-su fantomu diizenegi Sekil 3.6’da gorildigi gibi
tasarlanmistir. Izotropik bir nokta kaynaktan uzayin her yoniine y-151m1 yayinlanma
olasiligr aynidir. Kaynaktan yayinlanan bir y-1s1min dogrultusu kiiresel koordinatlarda

kutup acis1 () ve azimut agisi (¢ ) ile belirlenir. Nokta kaynaktan yayinlanan y-1sininin

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

r \A\‘
(X0.Va.zo(ssd))

Sekil 3.6: Nokta kaynak-su fantomu geometrisi.
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Klinik uygulamada, tedavi alan kenarlarinin kolay islem yapilabilmesi ve
kanserli doku ile kritik organlarin sinirlandirilabilmesi i¢in hasta iizerine diisiiriilen
radyasyonun sekli, cilt lizerinde dikddrtgen ya da kare alan seklinde olmalidir.
Kaynaktan belli bir kat1 agida yayinlanan radyasyonun sekli koni oldugundan, koninin
hasta tlizerindeki sekli dairedir. Sekil 3.7°de goriildiigii gibi belli bir kat1 agida gelen
gama 1sinlarinin fantom yiizeyin, SSD=100 c¢m’de, dairesel koni kesitinin cap1 agilan

kare alanin kdsegeni olacak sekilde tasarlanmistir.

x
/ &« Kavnak
‘/ > X AL
z

w
z

Sekil 3.7: Kaynaktan yaymlanan radyasyon demetinin fantom yiizeyindeki goriintiisii ve

kolimator alan kenarlari.

Kutup acist 6 olan koni icine yayinlanan p-1sinlarinin kutup agisi, Temel

Monte Carlo ilkesi kullanilarak,
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de
q=—" (3.17)
de

Tiim
Yonelisler

) [["[ sino'a6rdg ) 27 sin6'de’

P sinadodp 22" sin 6d0 -
L L sin @ ﬂjo sin
_ l-cos@ 319
1—-cos @, G-19)
ifadesinin tersine ¢oziimiinden,
cos @ =1+ g(cos 8, —1) (3.20)

olarak elde edilmistir. Kutup agis1 bu ifadeden 6rneklenmistir. Azimut agis1, 0 < @ <27

araliginda diizgiin dagilimli oldugu icin Temel Monte Carlo ilkesi’nden,

q = —2 = (3.21)

¢ = 2rmq (3.22)

olarak elde edilmis ve bu ifadeden 6rneklenmistir.
Fotonlarin, fantom yiizeyine ulasmadan Once c¢evre ortamlarla yaptiklari

etkilesmeler ihmal edilmistir. y-1s1ninin, dogrultman kosiniisleri,
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a =sinfcos¢ (3.23)
S =sinfsin ¢ (3.24)
y =cosd (3.25)

olmak iizere koni yiizeyine giris koordinatlari,

X, =ra (3.26)
Vo =1 (3.27)
20 =r (3.28)

“dir. Burada = ssd / cos @ ’dir. Hesaplanan 6n yiizey koordinatlari,

—A/2<x,<A/2 ve —B/2<y,<B/2 (3.29)

sartlarin1 sagliyorsa fotonun tedavi alam1 olan dikdortgen ylizey iizerine diistigi
belirlenmis, aksi halde basa doniilerek yeni enerji ve dogrultu 6rneklemek i¢in yeni bir

foton takibine gecilmistir.

3.2.3. Serbest Yol Orneklemesi

Iy siddetinde belli bir enerji ile bir ortama ya da su fantomuna giren y-1g1n1

siddeti, x kalinligin1 gectikten sonra,

I=1e" (3.30)

seklinde azalir. Bu ifade ayn1 zamanda y-1sinlarmin serbest yol dagilimidir. Bu dagilima

Temel Monte Carlo Ilkesi,

- J.Ofl.dx' - Jj]oe—“x'.dx'

q (3.31)

) J:I.dx LOO l,e " .dx
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uygulanarak elde edilen,
g=(1-e") (3.32)
ifadesinin tersine ¢dziimiinden, fotonun aldig1 serbest yol 6rneklemesi igin

) _In(l-q)
y7i

(3.33)

ifadesi elde edilmistir. ¢ niin, [0,1] araliginda gelme olasilig1 esit oldugundan (7-g)
degeri yerine g degeri alinabilir.

Boylece serbest yol,

b=—-— (3.34)

ifadesinden 6rneklenmistir. Su yilizeyine diisen fotonun giris dogrultusunda belli bir

serbest yol gittigi varsayilmis ve serbest yol Denk(3.34)’ten 6rneklenmistir. Orneklenen

serbest yol vektoriinlin xyz-koordinat sisteminde bilesenleri, x, =/a, y, =(f ve

z, = {y bulunmustur. y-151n1min fantoma giris vektorii ile serbest yol vektorii toplanarak

ilk etkilesme noktas1 vektoriiniin bilesenleri,

X, =X, +X (3.35)
Yi=Yot N (3.36)
zZ, =z,+z (3.37)

elde edilmistir.
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Elde edilen toplam etkilesme noktas1 vektorii bilesenlerinden yararlanarak,

=X, /28x, £x,/2 , =y, /225y, <y, /2 ,8D<z <SSD+z, (3.38)

sartlarina bakilarak fotonun fantomdan kacip kagmadigi belirlenmistir. Burada xr, yr ve
zp sirastyla su fantomunun x, y ve z boyutlar1 olup, x, =y, =z, =48 cm ’dir. Sartlar
saglantyorsa fotonun, fantom i¢inde oldugu belirlenerek etkilesme cesidi orneklenmis,
sartlar saglanmiyorsa fantomun disina kactigi belirlenmis ve basa doniilerek yeni bir

foton takibine gegilmistir. Bu ¢alismada Multidata marka su fantomu kullanilmustir.

3.2.4. Etkilesme Tiiriiniin Orneklenmesi

Fotonun, su fantomu igerisinde oldugu belirlendikten sonra, fotonun ortamla
yaptig1 etkilesme tiirii 6rneklenmistir. Ornekleme igin, fotonun enerjisine bagl olarak,
insan viicudunun esdegeri kabul edilen su ortaminin kiitle zayiflama katsayilarinin
bilinmesi gereklidir. Kiitle zayiflama katsayilari XCOM
(http://physics.nist.gov/PhysRefData/Xcom/Text/XCOM.html)  programindan  elde

edilmistir. Fotonun ortam ile yaptig1 etkilesmeler arasinda fotoelektrik olay ve Compton
sacilmas1 dikkate alinmistir. Fotoelektrik olay i¢in kiitle zayiflama katsayist gy
Compton sacilmasi i¢in kiitle zayiflama katsayist u. olmak iizere, toplam kiitle

zayiflama katsayisi,

MUy =M, + N1, (3.39)
’dir. Bu degerler Cizelge 3.2°de gosterilmistir. Cizelgede 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,

P, =p,lp; (3.40)

P, =pu,/u, (3.41)
*dir.
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Bir ¢ tiiretilerek fotonun yaptig1 etkilesme tiiriiniin,

q < P, ise fotoelektrik olay

P, <q <P, + P. =1 ise Compton sagilmasi

olduguna karar verilmistir.
Su fantomu, sogurulan enerjinin belirlenebilmesi i¢in Sekil 3.8’de goriildigi

gibi 5 mm’lik kiiplere boliinmiistiir (Jenkins 1988). Her bir kiip bir sogurulan enerji

noktasini temsil etmektedir.

Nokra
Kaynak ;7

FANTOM

Sunaantee]

AR

ARARNY

N

T

N
i BVHIEN
| AN
‘ LN
NiliN

)

ARERRWNY

ey

Sekil 3.8: Isin sekli ve su fantomunun kiiplere ayrilmasi (Jenkins 1988).

Etkilesme fotoelektrik olay ise, su fantomuna giren y-151m1 tiim enerjisini

ortamdaki bir atomik elektrona aktarmistir. Elektronlar, menzilleri ¢ok kii¢iik

oldugundan etkilesme noktasinin biraz disina kadar gidip sogurulabilirler. Bu durum
sogurulan enerjinin koordinatlarim1 ¢ok az degistirir. Istatistik olarak, bu degisim

dikkate alinsa bile sonucu degistirmez. Ayrica elektronlarin menzilleri etkilesme

noktasini temsil eden kii¢iik kiiplerin disina ¢ikacak kadar biiyiik degildir.



66

Cizelge 3.2: Su icin Kiitle Zayiflama Katsayilar1 (XCOM)

ENERJI Uc e
(MeV) (cm’ /g) (em’ /g)
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
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
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Bremsstrahlung olay1 sonucu olusan ikincil fotonlarin etkilesme noktasinin
disina kacirdiklart enerji ihmal edilmistir. Bundan dolay1 etkilesmenin oldugu noktada
tim enerjinin soguruldugu varsayilmistir. Etkilesme noktasinin bulundugu xyz

koordinatlarina sogurulan enerji, E, = E, kaydedilmis ve yeni bir foton takibine
gecilmistir.

Etkilesme Compton sagilmasi ise, y-isin1 Denk.(2.30)’da verildigi gibi bir E’
enerjisi ile @ agisina sagilir. Sagilma agist 6, Denk.(2.31)’de verilen Klein-Nishina agisal
dagilimindan 6rneklenmistir. Temel Monte-Carlo yontemi ile yapilan 6érneklemede elde
edilen ifadenin tersine ¢6ziimii, analitik olarak miimkiin olmadigindan, bu 6rneklemede
reddetme ydntemi kullamlmstir. Calismada Ozmutlu (1992) tarafindan 6nerilen drten

reddetme fonksiyonu kullanilmistir. Klein-Nishina diferansiyel sagilma tesir kesiti;

do 1+x2+1k+2(k1(1f):)

PRREEACIE [+k1-x)T (3.42)
*dir. Burada x=cos@ dir. Ozmutlu 6rten reddetme fonksiyonu,

r(k,x) = [b(%k_)x] (3.43)
’dir. Burada a(k) ve b(k), smir sartlar1 kullanilarak,

¢y =22k + 2k +1)/(2k +1)° (3.44)
olmak iizere,

a(k)=2[b(k)-1] , b(k)=+¢,/2)/(1-¢,/2) (3.45)

olarak bulunmustur. Bu reddetme fonksiyonuna, Ozmutlu tarafindan Temel Monte

Carlo Ilkesi uygulanarak,
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x = b(k) = [b(k) +11/(c, /2)° (3.46)

ifadesi elde edilmistir. Bir ¢ tiiretilerek, Denk.(3.46)’den bir x degeri bulunmustur.

Ikinci bir g tiiretilerek,

do .y

Q. _
qé—r(k’x) g(k,x) (3.47)

sartina bakilmistir; sart saglanirsa x kaydedilmis, sart saglanmazsa Denk.(3.46)’dan yeni
bir x degeri iiretilmesi i¢in basa doniilerek islem tekrarlanmistir.

Sacilan fotonun enerjisi £’, Denk.(2.30) kullanilarak hesaplanmistir. Bu
durumda atomik elektrona aktarilan enerji £, = E-E’ ’diir. Elektronlarin etkilesme
noktasini temsil eden kiigiik kiiplerin disina kagirdiklar1 enerji, fotoelektrik olayda
oldugu gibi ihmal edilmistir. Etkilesme noktasinin bulundugu xyz koordinatlarinda

sogurulan enerji E,, kaydedilmis ve foton takibine devam edilmistir.

Sacgilan fotonun azimut agist ¢, Denk.(3.22)’den ve aldig1 serbest yol /' de

Denk.(3.34)‘ten 6rneklenmistir. Orneklenen serbest yol vektoriiniin bilesenleri,
x,=l'a, y,=0'8 ve z, =1y (3.48)

bulunmustur. Serbest yol vektorii ile ilk etkilesme noktasi vektorii toplanarak ikinci

etkilesme noktas1 vektoriiniin koordinatlari,

X=X, +x, (3.49)
Y=yt (3.50)
z=2z+1z, (3.51)

elde edilmistir. Bu x, y, z koordinatlari,
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—X,/2<x<X,/2,-Y,/2<y<Y,/2,SSD<z<SSD+Z, (3.52)

ise fotonun su fantomunun i¢inde kaldigi, aksi takdirde su fantomunun disina kagtigi
belirlenmistir. Etkilesme noktasi, su fantomunun disindaysa basa doniilerek yeni bir
foton takibine ge¢ilmis, su fantomunun i¢inde ise bir ¢ tiiretilerek fotonun yaptig: ikinci
etkilesme tiirii 6rneklenmistir. Etkilesme fotoelektrik olay ise, etkilesme noktasinin
bulundugu xyz koordinatlarina sogurulan enerji kaydedilmis ve basa doniilerek yeni bir
foton takibine ge¢ilmistir.

Etkilesme Compton sagilmasi ise, 3-boyutlu (3D) foton takibinin yapilabilmesi
icin yeni bir x’y’z’ koordinat ekseni secilmistir. Sekil 3.6’da goriildiigii gibi bu yeni
koordinat sisteminde z’, gelen fotonun dogrultusunda ve y //xoy-diizlemi olacak sekilde
secilmigtir. x’y’z” koordinat sisteminde sagilan y-1s1nmin gelis dogrultusu ile yaptig
sagilma acis1 @', Klein-Nishina formiiliinden ve azimut agis1 ¢', Denk.(3.22)’den
orneklenmis ve sacilan fotonun enerjisi £’ olarak belirlenmistir. Atomik elektrona

aktarillan enerji, £, = E'-E'"diir. Birinci sacilmadan sonra koordinat doniisiimlerine

gerek yoktur. Ikinci sagilmadan sonra x’y’z’ koordinat sisteminde 6rneklenen serbest
yol bilesenleri, xyz koordinat sistemine doniistliriilmiistiir. x’y’z” koordinat sisteminde
y-1s1n1nin dogrultman kosiniisleri,

a'=sinf'cos¢', f'=sinf'sing', y'=cosb' (3.53)

’diir. x’y z’ koordinat sisteminden xyz koordinat sistemine doniisiim matrisi,

ay IH o
’\/1_7/2 /1_72
ro| B _x i (3.54)
w/l—;/2 1—7/2
Y
4 0 4
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seklinde elde edilmistir (Cengiz 1991). Burada,

a =sinfcos¢g, f=sinfsing, y =cosl (3.55)

y-isininin xyz koordinat sistemindeki dogrultman kosintisleridir. Denk. (3.53)’deki

dogrultman kosiniisleri kullanilarak, xyz koordinat sistemindeki dogrultman kosiniisleri,

(o ] [ ']
pl|=Tp (3.56)
L7 L7

matris denklemiyle verilir (Cengiz 1991). Boylece x’y’z’ koordinat sisteminde
orneklenen dogrultman kosiniisleri xyz koordinat sistemine Denk.(3.56) kullanilarak
dontistiriilmiistiir.  Sagilan  p-1smimin - aldigr  serbest yol /', Denk.(3.34)’den

orneklenmistir. Doniisiim sonrasi serbest yol vektdriiniin bilesenleri,

x=la, y,=0"p vezy ="y (3.57)

bulunmus ve ikinci etkilesme noktast vektorii bilesenlerine eklenerek, {i¢iincii etkilesme
noktas1 vektorii koordinatlar1 belirlenmistir. Bu noktada, yp-1sininin su fantomundan
kacip kagmadigi Denk.(3.52)’deki sartlara bakilarak belirlenmistir. Eger foton, su
fantomundan kagtiysa, ortama aktardigi enerji ve koordinatlar kaydedilmis ve yeni bir
foton takibine gecilmistir. y-1s1n1 su fantomunda kaldiysa su fantomundan kacana veya
enerjisi / kel”in altina diisiinceye kadar takip edilmistir. Enerjisi / ke}”in altinda olan
y-1s1inlarinin su fantomu i¢inde soguruldugu varsayilmistir.

(Calismada, cift olusum olay1r ve Rayleigh sagilmasi ihmal edilmis, ayrica
fotonlarin madde ile etkilesmesi sonucu ortaya c¢ikan ikincil elektronlar takip

edilmemistir.
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4. SONUCLAR VE TARTISMA

Radyoterapide klinik lineer hizlandiricilarin doz dagilimlari hakkinda iki
onemli kavram kullanilmaktadir. Bunlar 15181 kalitesi ve enerjisi hakkinda bilgi veren
Yiizde Derin Doz egrileri ve Doz Profilleri’dir.

Deneysel caligmadaki veriler, Bursa Ali Osman Sénmez (AOS) Onkoloji
Hastanesi Lineer Akseleratér ve Tedavi Planlama Unitesi'nde kullanilan Siemens
Primus marka lineer hizlandirici, Multidata marka su fantomu ve Farmer tipi 0.125 cc
boyutlu iyon odas1 kullanilarak Slgiilmiistiir. Iyon odas1 bir kabloyla disarida bulunan
ana kumanda masasindaki diziistii bilgisayara baglanmistir. Iyon odasinin koordinatlar
ve Ol¢tiigli doz degerleri bu bilgisayar yardimiyla Real Time Dosimetry (R7D)
programu kullanilarak alinmistir. Bu programda istenilen 151n tiirii icin gerekli 6zellikler
girildikten sonra bilgisayardan verilen bir tarama komutuyla gerekli Ol¢ltimler

alinabilmektedir. Deneysel ¢alisma, 1 Temmuz 2006 tarihinde yapilmstir.

4.1. Yizde Derin Doz

Sekil 4.1’de AOS Onkoloji Hastanesi Lineer Akseleratér ve Tedavi Planlama
Unitesi’nde yiizde derin doz 6lgiimleri igin yapilan deney diizenegi goriilmektedir.
Olgiimler icin iyon odasi 15 ekseni iizerinde olmak iizere, su yiizeyinde fantom
boyutlarinin orta noktas1 koordinat ekseninin baslangici kabul edilmistir. Iyon odas1 su
fantomunda baglangi¢ noktasina getirildikten sonra belli kare alanlar i¢in yiizde derin
doz degerleri, su fantomunda 30 cm derinlige kadar alinmistir. Literatiirde genellikle
Ol¢timler, 20 cm ya da 30 ¢m derinliklerde alinmaktadir. 30 ¢m su fantomu derinligi 300
araliga bolinmiistiir. Aralik genisligi 30/300 cm = 0.10 cm’dir. Kaynak-su fantomu
ylizeyi mesafesi 100 c¢m olarak ayarlanmistir (SSD=100 cm).

3x3, 5x5, 10x10, 20x20 ve 30x30 cm’ kare alanlar icin deneysel ylizde derin
doz degerleri Cizelge 4.1’de verilmistir. Sekil 4.2-5’te deneysel ve Monte Carlo
hesaplamalari ile elde ettigimiz yiizde derin doz dagilimlar1 karsilastirilmistir. Sekil
4.6’da tim kare alanlar icin Olgiilen deneysel yiizde derin doz dagilimlar1 birlikte
verilmigtir. Her bir kare alan icin doz degerleri maksimum degerine bdliinerek

maksimum degeri 1 olacak sekilde normalize edilmistir. Kare alan biiyiidiik¢e, bu alana



72

diisen foton sayis1 azalacagindan istatistik bozulmaktadir. Iyi bir istatistik elde etmek
icin programda takip edilen foton sayisi artirilmigtir. Monte Carlo programinda, 3x3,
5x5 ve 10x10 ¢m’ kare alanlar i¢in 107 foton, 20x20 c¢m’ kare alan i¢in 10® foton ve
30x30 cm’ kare alan igin de 2.10% foton takip edilmistir. Sekil 4.1°de goriildiigii gibi
Monte Carlo sonuglar z-ekseni boyunca iyon odast (prob) ¢apt 5 mm, probun ilerleme
adimi 2 mm alinip, silindirik tarama ekseni boyunca alinmis ve bdylece deneyin
benzetisimi yapilmistir. Deneyde kurulan diizenekteki ayarlama (set-up) ylizde derin
doz 6l¢iimlerinin yani sira doz profili dl¢iimlerinde de kullanilabilmektedir.

Deneysel ve Monte Carlo sonuglart arasinda ¢ok iyi bir uyusma
gozlenmektedir. Deneysel dl¢iimler, yiizeye yakin noktalarda yani build-up bolgesi iyon
odasi tarafindan daha sik taranarak alinmistir. Bu bolgede deneysel sonuclarla Monte
Carlo sonugclart arasinda ¢ok az bir farklilik goriilmektedir. Bunun nedenlerinden biri,
calismada Rayleigh sagilmasinin ihmal edilmesidir. Rayleigh sagilmasi sonucu foton
enerji kaybetmeden sacgilarak uzak noktalara enerji tasiyacaktir. Fotonun geri sagilma
ihtimali ¢ok diisiik olacagindan foton enerjisini daha derinlerde birakacaktir. Olgiim
yapilan nokta araliklar1 iyon odasinin boyutlarindan daha kiiciik oldugundan yakin
noktalar arasindaki saymalar iist iiste binmektedir. Boylece pikin bulundugu bolgedeki
saymalar ger¢cek degerleri yansitmamaktadir. Bunun i¢in pikin bulundugu boélgede,

Monte Carlo yonteminden elde edilen degerler deneysel degerlere gére daha giivenlidir.
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Sekil 4.1:  Su fantomu ve Klinik Lineer Hizlandiric1’dan kurulu Yiizde Derin Doz Olgiim
Diizenegi. a) Siemens Primus’ta Monte Carlo Benzetisiminin radyasyon izleri
(Treurniet and Rogers, 1999): Diiz c¢izgiler foton izlerini, egrili olanlar1 ise

elektron izlerini gostermektedir.
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Cizelge 4.1: Klinik Liner Hizlandirict (Siemens Primus)’un, 6 MV foton enerjisi i¢in farkli
acilan kare alanlarda derinlige bagl olarak dl¢iilen Yiizde Derin Doz degerleri

(Degerler her birinin maksimum degerine gére normalize edilmistir).

ACILAN KARE ALANLAR (cm?)

Derinlik
(cm)

0.00 0.4389 | 0.4480 | 0.4865 | 0.5593 | 0.6111
0.20 0.5158 | 0.5237 | 0.5560 | 0.6317 | 0.6832
0.40 0.6795 | 0.6921 0.7214 | 0.7731 0.8061
0.60 0.8299 | 0.8384 | 0.8558 | 0.8879 | 0.9065
0.70 0.8821 0.8825 | 0.8983 | 0.9266 | 0.9439
0.80 0.9181 0.9147 | 0.9276 | 0.9489 | 0.9626
0.90 0.9448 | 0.9424 | 0.9489 | 0.9657 | 0.9754
1.00 0.9571 0.9571 0.9661 0.9728 | 0.9845
1.10 0.9749 | 0.9718 | 0.9736 | 0.9853 | 0.9904
1.20 0.9822 | 0.9814 | 0.9845 | 0.9902 | 0.9952
1.30 0.9926 | 0.9904 | 0.9920 | 0.9935 | 0.9957
1.40 0.9965 | 0.9966 | 0.9948 | 0.9973 | 0.9979
1.50 1.0000 | 0.9989 | 0.9983 1.0000 1.0000
1.60 0.9990 1.0000 1.0000 | 0.9962 | 0.9979
1.70 0.9985 | 0.9977 | 0.9989 | 0.9951 0.9968
1.80 0.9990 | 0.9944 | 0.9960 | 0.9940 | 0.9947
1.90 0.9901 0.9915 | 0.9943 | 0.9902 | 0.9915
2.00 0.9911 0.9893 | 0.9937 | 0.9869 | 0.9882
2.10 0.9827 | 0.9881 0.9885 | 0.9842 | 0.9861
2.20 0.9793 | 0.9819 | 0.9851 0.9815 | 0.9813
2.30 0.9749 | 0.9780 | 0.9805 | 0.9771 0.9760
2.40 0.9709 | 09723 | 0.9770 | 0.9728 | 0.9733
2.50 0.9660 | 0.9672 | 0.9724 | 0.9684 | 0.9701
2.60 0.9581 0.9621 0.9690 | 0.9646 | 0.9674
2.70 0.9546 | 0.9588 | 0.9638 | 0.9635 | 0.9642
2.80 0.9482 | 0.9514 | 0.9592 | 0.9603 | 0.9578
2.90 0.9448 | 0.9480 | 0.9529 | 0.9554 | 0.9562
3.00 0.9389 | 0.9424 | 0.9518 | 0.9527 | 0.9525
3.10 0.9339 | 0.9379 | 0.9472 | 0.9483 | 0.9519
3.20 0.9246 | 0.9316 | 0.9408 | 0.9440 | 0.9450
3.30 0.9181 0.9288 | 0.9385 | 0.9391 0.9418
3.40 0.9172 | 0.9260 | 0.9328 | 0.9342 | 0.9386
3.50 0.9112 | 0.9175 | 0.9294 | 0.9293 | 0.9348
3.60 0.9038 | 0.9147 | 0.9236 | 0.9276 | 0.9300
3.70 0.9004 | 0.9085 | 0.9184 | 0.9233 | 0.9295
3.80 0.8945 | 0.9056 | 0.9173 | 0.9189 | 0.9257
3.90 0.8900 | 0.8994 | 0.9110 | 0.9168 | 0.9188
4.00 0.8846 | 0.8932 | 0.9081 0.9113 | 0.9183
5.00 0.8343 | 0.8458 | 0.8662 | 0.8781 0.8814

3X3 5X5 10X10 20X20 30X30
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Cizelge 4.1(Devam): Klinik Liner Hizlandiric1 (Siemens Primus)’un, 6 MV foton enerjisi igin

farkl1 agilan kare alanlarda derinlige bagli olarak olgiilen Yiizde Derin Doz

degerleri (Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

6.00 0.7855 0.8011 0.8242 0.8390 0.8499
7.00 0.7352 0.7571 0.7846 0.8047 0.8125
8.00 0.6918 0.7107 0.7410 0.7666 0.7794
9.00 0.6509 0.6701 0.7053 0.7307 0.7452
10.00 0.6105 0.6339 0.6697 0.6980 0.7153
11.00 0.5740 0.5938 0.6358 0.6670 0.6843
12.00 0.5409 0.5616 0.6020 0.6371 0.6538
13.00 0.5069 0.5277 0.5709 0.6050 0.6218
14.00 0.4763 0.4983 0.5382 0.5778 0.5946
15.00 0.4482 0.4689 0.5106 0.5501 0.5694
16.00 0.4221 0.4412 0.4831 0.5234 0.5417
17.00 0.3989 0.4141 0.4572 0.4967 0.5160
18.00 0.3743 0.3915 0.4331 0.4733 0.4920
19.00 0.3506 0.3689 0.4072 0.4499 0.4696
20.00 0.3328 0.3492 0.3860 0.4276 0.4493
21.00 0.3111 0.3288 0.3670 0.4081 0.4268
22.00 0.2924 0.3107 0.3469 0.3868 0.4087
23.00 0.2781 0.2944 0.3274 0.3662 0.3889
24.00 0.2608 0.2763 0.3119 0.3498 0.3686
25.00 0.2461 0.2605 0.2935 0.3324 0.3515
26.00 0.2313 0.2469 0.2786 0.3150 0.3355
27.00 0.2194 0.2333 0.2636 0.2998 0.3194
28.00 0.2066 0.2198 0.2487 0.2840 0.3029
29.00 0.1963 0.2068 0.2361 0.2704 0.2874
30.00 0.1854 0.1966 0.2246 0.2579 0.2751
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Sekil 4.2: 3x3 cm” alanda, Monte Carlo ve Deneysel Yiizde Derin Doz degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.3: 5x5 cm” alanda, Monte Carlo ve Deneysel Yiizde Derin Doz degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.4: 10x10 cm* alanda, Monte Carlo ve Deneysel Yiizde Derin Doz degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.6: Acilan tiim kare alanlar i¢in 6l¢iilen Deneysel Yiizde Derin Doz dagilimlari.
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4.2. Doz Profili

Sekil 4.7°’de AOS Onkoloji Hastanesi Lineer Akselerator ve Tedavi Planlama
Unitesi’nde doz profili dlgiimleri igin yapilan deney diizenegi goriilmektedir. Yiizde
derin doz Ol¢timleri alindiktan sonra iyon odasi tekrar su fantomunun yiizeyine,
baslangi¢ noktasina getirilmistir. Sonra hangi derinlikte profil alinacaksa prob, merkezi
eksen boyunca hareket ettirilerek istenilen derinlige getirilmistir. Su fantomundaki
simetri nedeniyle, x ve y eksenleri doz profilleri ayni olacagindan sadece x-ekseni
boyunca doz profilleri 6l¢iilmiistiir. Multidata marka su fantomu xyz boyutlar1 48x48x48
em’’diir. Su fantomu x-ekseni boyutu, -24 cm < x < 24 cm araliginda alinmustir. x-ekseni
60 aralia ayrilarak, tek bir aralik genisligi 48/60 cm = 0.80 cm olarak almmustir. Iyon
odasi, x-ekseni boyunca yatay dogrultuda hareket ettirilerek Olglimler alinmistir.
Kaynak-su fantomu yilizeyi mesafesi 100 cm olarak ayarlanmistir (SSD=100 cm).
Kurdugumuz Monte Carlo programinda ise 10’ foton takip edilmistir.

Deneysel ¢caligmada 3x3, 5x5, 10x10, 20x20 ve 30x30 cm’ Kare alanlar icin doz
profilleri, bes farkl1 0, 3, 5, 10 ve 20 ¢m derinlikte Slgiilmiistiir. 3x3, 5x5, 10x10, 20x20
ve 30x30 cm’ kare alanlar i¢in deneysel doz profili degerleri sirasiyla Cizelge 4.2-6’da
verilmistir. 3x3 ¢m’ kare alan i¢in bazi derinliklerdeki deneysel ve Monte Carlo
hesaplamalariyla elde ettigimiz doz profilleri Sekil 4.8-10da karsilastirilmistir. 5x5 cm’
kare alan i¢in bazi derinliklerdeki deneysel ve Monte Carlo hesaplamalariyla elde
ettigimiz doz profilleri Sekil 4.11-13’te karsilastirilmustir. 10x10 em” kare alan icin tim
derinliklerde deneysel ve Monte Carlo doz profilleri Sekil 4.14-18’de karsilastirilmistir.
Sekil 4.19°da 10x10 cm’ kare alan i¢in deneysel doz profili degerlerinin izometrik
gorliinlimii verilmistir. Sekil 4.20°de ise 10x10 em’ Kkare alan icin su fantomunda 6 MV
foton 1smlarinin olusturdugu izodoz (esdoz) egrileri goriilmektedir. 20x20 cm” kare alan
icin bazi derinliklerdeki deneysel ve Monte Carlo doz profilleri Sekil 4.21-23’de
karsilastirilmustir. 30x30 ¢m’ kare alan icin bazi derinliklerdeki deneysel ve Monte
Carlo doz profilleri Sekil 4.24-26’da karsilastirilmastir.

Her bir derinlikteki doz degerleri maksimum degerine boliinerek maksimum
degeri 1 olacak sekilde normalize edilmistir. Deneysel ve Monte Carlo sonuglari

arasinda cok iyi bir uyum goézlenmektedir.
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Baz1 deneysel sonuglarla Monte Carlo sonuglar arasinda ¢ok az farkliliklar
goriilmektedir. Bunun nedenlerinden biri, caligmada Rayleigh sa¢ilmasmin ihmal
edilmesidir. Rayleigh sac¢ilmasi sonucu foton enerji kaybetmeden sagilarak uzak
noktalara enerji tasiyacaktir. Fotonun geri sac¢ilma ihtimali ¢cok diisiik olacagindan foton
enerjisini daha derinlerde birakacaktir. Grafiklerde, bazi bolgedeki saymalar gergek
degerleri yansitmamaktadir. Bundan dolayr Monte Carlo yonteminden elde edilen
degerler deneysel degerlere gére daha giivenlidir.

Hastalar tizerinde genellikle 10 cm’ye kadarki derinliklerde tiimor tedavisi
yapildigindan (derinlik fazla ise hasta yiiziikkoyun yatirilarak bu derinlik saglanir), 10 cm
derinlige kadarki Monte Carlo sonuglar1 ile deneysel sonuglarin bu derinlik igin

uyusmast 6nemlidir. Elde ettigimiz sonuglarda da bu uyum goézlenmektedir.
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Sekil 4.7: Su fantomu ve Klinik Lineer Hizlandiricr’dan kurulu Doz Profili Olgiim
Diizenegi. a) Siemens Primus’ta Monte Carlo Benzetisiminin radyasyon izleri

(Treurniet and Rogers, 1999): Diiz ¢izgiler foton izlerini, egrili olanlar1 ise

elektron izlerini géstermektedir.
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Cizelge 4.2: 3x3 c¢m’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili degerleri

(Degerler her birinin maksimum degerine gére normalize edilmistir).

Merkezi DOZ PROFiILiNiN ALINDIGI DERINLIiKLER
Eksenden (cm)
Uzakhk
zaklik em)f 3 5 10 20

-2.475 0.0356 | 0.0317 | 0.0362 | 0.0454 | 0.0524
-2.309 0.0380 | 0.0386 | 0.0439 | 0.0568 | 0.0674
-2.143 0.0463 | 0.0624 | 0.0593 | 0.0787 | 0.0853
-1.982 0.0617 | 0.0899 | 0.0926 | 0.1119 | 0.1153
-1.948 0.0664 | 0.1074 | 0.1039 | 0.1192 | 0.1257
-1.914 0.0712 | 0.1190 | 0.1116 | 0.1525 | 0.1437
-1.879 0.0925 | 0.1317 | 0.1329 | 0.1541 | 0.1572
-1.850 0.1079 | 0.1603 | 0.1496 | 0.1825 | 0.1796
-1.816 0.1234 | 0.1794 | 0.1614 | 0.2206 | 0.1901
-1.782 0.1459 | 0.2021 | 0.1798 | 0.2190 | 0.2290
-1.747 0.1934 | 0.2476 | 0.2196 | 0.2676 | 0.2500
-1.719 0.1934 | 0.2725 | 0.2445 | 0.3131 | 0.2934
-1.684 0.2562 | 0.2995 | 0.2694 | 0.3398 | 0.3174
-1.650 0.2847 | 0.3254 | 0.3217 | 0.3658 | 0.3398
-1.616 0.3227 | 0.3847 | 0.3501 | 0.3950 | 0.3907
-1.581 0.3832 | 0.4159 | 0.3798 | 0.4517 | 0.4177
-1.553 0.3903 | 0.4481 | 0.4344 | 0.4850 | 0.4716
-1.518 0.4638 | 0.4757 | 0.4398 | 0.5418 | 0.5075
-1.484 0.5030 | 0.5111 | 0.4979 | 0.5734 | 0.5674
-1.450 0.5504 | 0.5466 | 0.5294 | 0.6075 | 0.6243
-1.421 0.6263 | 0.6111 | 0.5626 | 0.6334 | 0.6257
-1.386 0.6643 | 0.6386 | 0.5953 | 0.6642 | 0.6781
-1.352 0.6928 | 0.6709 | 0.6516 | 0.7178 | 0.7216
-1.318 0.7319 | 0.7032 | 0.6837 | 0.7445 | 0.7500
-1.157 0.9015 | 0.8683 | 0.8226 | 0.8654 | 0.8743
-0.991 0.9692 | 0.9381 | 0.9199 | 0.9448 | 0.9401
-0.825 0.9870 | 0.9698 | 0.9579 | 0.9692 | 0.9671
-0.659 0.9988 | 0.9889 | 0.9774 | 0.9846 | 0.9880
-0.493 0.9988 | 0.9952 | 0.9864 | 0.9927 | 0.9955
-0.332 0.9976 | 0.9989 | 0.9929 | 0.9959 | 1.0030
-0.166 0.9976 | 1.0032 | 0.9988 | 1.0000 | 1.0000

0.000 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000
0.166 1.0012 | 1.0026 | 0.9994 | 0.9992 | 1.0045
0.332 1.0000 | 1.0005 | 0.9970 | 0.9984 | 1.0015
0.493 1.0000 | 0.9963 | 0.9947 | 0.9919 | 0.9970
0.659 0.9988 | 0.9899 | 0.9869 | 0.9870 | 0.9910
0.825 0.9917 | 0.9767 | 0.9751 | 0.9749 | 0.9775
0.991 0.9905 | 0.9460 | 0.9519 | 0.9416 | 0.9476
1.167 0.9573 | 0.8878 | 0.8979 | 0.8775 | 0.8922
1.318 0.8209 | 0.7720 | 0.7899 | 0.7405 | 0.7754

1.352 0.7616 | 0.7217 | 0.7383 | 0.7129 | 0.7246




82

Cizelge 4.2(Devam): 3x3 c¢m’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili

degerleri (Degerler her birinin maksimum degerine gére normalize edilmistir).

1.386 0.7295 | 0.6899 | 0.7359 | 0.6618 | 0.7021
1.421 0.6987 | 0.6598 | 0.6843 | 0.6318 | 0.6497
1.450 0.6584 | 0.6005 | 0.6540 | 0.6018 | 0.6257
1.484 0.6216 | 0.5661 | 0.6243 | 0.5410 | 0.5958
1.518 0.5801 | 0.5037 | 0.5602 | 0.5101 | 0.5374
1.553 0.4970 | 0.5000 | 0.5288 | 0.4769 | 0.5045
1.581 0.4591 | 0.4370 | 0.4979 | 0.4177 | 0.4760
1.616 0.4187 | 0.4069 | 0.4344 | 0.3650 | 0.4207
1.650 0.3523 | 0.3746 | 0.4042 | 0.3609 | 0.3638
1.684 0.3488 | 0.3460 | 0.3733 | 0.3106 | 0.3368
1.719 0.2847 | 0.2931 | 0.3436 | 0.3098 | 0.2949
1.747 0.2515 | 0.2889 | 0.2878 | 0.2595 | 0.2680
1.782 0.2040 | 0.2376 | 0.2855 | 0.2376 | 0.2455
1.816 0.2017 | 0.2159 | 0.2392 | 0.2149 | 0.2096
1.850 0.1696 | 0.1915 | 0.2172 | 0.1817 | 0.1931
1.879 0.1388 | 0.1556 | 0.1947 | 0.1663 | 0.1781
1.914 0.1198 | 0.1423 | 0.1757 | 0.1541 | 0.1527
1.948 0.1056 | 0.1392 | 0.1436 | 0.1379 | 0.1452
1.982 0.0842 | 0.1132 | 0.1323 | 0.1184 | 0.1257
2.143 0.0486 | 0.0672 | 0.0748 | 0.0819 | 0.0868
2.309 0.0380 | 0.0444 | 0.0552 | 0.0600 | 0.0704
2.475 0.0380 | 0.0339 | 0.0398 | 0.0487 | 0.0509
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Sekil 4.8: 3x3 cm” alanda, 0 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilasgtirilmasi.
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Sekil 4.9: 3x3 cm” alanda, 5 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.10: 3x3 cm” alanda, 10 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Cizelge 4.3: 5x5 c¢m’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili degerleri

(Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

Merkezi DOZ PROFiLiNiN ALINDIGI DERINLiKLER
Eksenden (cm)
khik
Uzaklik (em) |4 3 5 10 20

-4.125 0.0605 | 0.0316 | 0.0370 | 0.0516 | 0.0711
-3.850 0.0675 | 0.0364 | 0.0435 | 0.0625 | 0.0782
-3.575 0.0710 | 0.0453 | 0.0541 | 0.0711 | 0.0853
-3.300 0.0803 | 0.0706 | 0.0741 | 0.0953 | 0.1110
-3.245 0.0850 | 0.0791 | 0.0794 | 0.1063 | 0.1238
-3.190 0.0908 | 0.0907 | 0.0905 | 0.1211 | 0.1294
-3.135 0.0955 | 0.1049 | 0.1017 | 0.1352 | 0.1394
-3.080 0.1059 | 0.1218 | 0.1164 | 0.1500 | 0.1607
-3.025 0.1176 | 0.1450 | 0.1346 | 0.1711 | 0.1821
-2.970 0.1420 | 0.1745 | 0.1576 | 0.1992 | 0.2077
-2.915 0.1769 | 0.2109 | 0.1864 | 0.2320 | 0.2461
-2.860 0.2258 | 0.2572 | 0.2457 | 0.2969 | 0.2831
-2.805 0.2864 | 0.3115 | 0.2969 | 0.3469 | 0.3257
-2.750 0.3492 | 0.3664 | 0.3228 | 0.4008 | 0.4011
-2.695 0.4179 | 0.3996 | 0.3792 | 0.4586 | 0.4538
-2.640 0.4948 | 0.4950 | 0.4715 | 0.5180 | 0.5078
-2.585 0.5774 | 0.5640 | 0.5373 | 0.5781 | 0.5989
-2.530 0.6601 | 0.6321 | 0.6026 | 0.6398 | 0.6543
-2.475 0.7322 | 0.6948 | 0.6649 | 0.7273 | 0.7055
-2.420 0.7707 | 0.7543 | 0.7243 | 0.7781 | 0.7767
-2.365 0.8347 | 0.8086 | 0.7801 | 0.8242 | 0.8236
-2.310 0.9162 | 0.8556 | 0.8295 | 0.8813 | 0.8748
-2.255 0.9604 | 0.8956 | 0.8748 | 0.9008 | 0.9061
-2.200 0.9930 | 0.9336 | 0.9065 | 0.9352 | 0.9360
-1.925 1.0419 | 1.0074 | 0.9965 | 0.9922 | 0.9929
-1.650 1.0466 | 1.0253 | 1.0212 | 1.0133 | 1.0142
-1.375 1.0431 1.0290 | 1.0247 | 1.0164 | 1.0171
-1.100 1.0326 | 1.0190 | 1.0194 | 1.0102 | 1.0100
-0.825 1.0035 | 1.0011 1.0035 | 0.9953 | 0.9986
-0.550 0.9849 | 0.9926 | 0.9947 | 0.9844 | 0.9943
-0.275 0.9814 | 0.9905 | 0.9894 | 0.9859 | 0.9986

0.000 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000
0.275 1.0070 | 1.0063 | 1.0041 1.0055 | 1.0071
0.550 1.0058 | 1.0058 | 1.0076 | 0.9992 | 1.0043
0.825 0.9965 | 1.0016 | 1.0018 | 0.9961 | 0.9972
1.100 0.9942 | 1.0011 | 0.9976 | 0.9938 | 0.9972
1.375 1.0093 | 1.0063 | 1.0012 | 0.9969 | 0.9986
1.650 1.0221 1.0100 | 1.0088 | 0.9984 | 1.0000
1.925 1.0384 | 1.0053 | 1.0047 | 0.9867 | 0.9929
2.200 1.0198 | 0.9568 | 0.9518 | 0.9313 | 0.9431

2.255 1.0035 | 0.9336 | 0.9418 | 0.9070 | 0.9161
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Cizelge 4.3(Devam): 5x5 c¢m’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili

degerleri (Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

2.310 0.9779 0.9046 0.9212 0.8609 0.8791

2.365 0.9348 | 0.8455 | 0.8707 | 0.8414 | 0.8606

2.420 0.8847 0.7965 0.8277 0.7734 0.8037

2.475 0.8289 0.7401 0.7784 0.7242 0.7340

2.530 0.7625 | 0.6795 | 0.7255 | 0.6648 | 0.6842

2.585 0.6915 0.6168 0.6696 0.5773 0.5989

2.640 0.6088 | 0.5482 | 0.6061 0.5141 0.5405

2.695 0.5355 | 0.4808 | 0.5397 | 0.4531 0.4879

2.750 0.4470 | 0.4170 | 0.4768 | 0.3984 | 0.4054

2.805 0.3760 | 0.3548 | 0.4145 | 0.3438 | 0.3542

2.860 0.3073 0.2984 0.3275 0.2727 0.3030

2.915 0.2480 0.2462 0.2745 0.2508 0.2504

2.970 0.1909 | 0.2019 | 0.2275 | 0.1961 0.2162

3.025 0.1513 0.1650 0.1893 0.1695 0.1807

3.080 0.1292 | 0.1381 0.1581 0.1391 0.1636

3.135 0.1106 0.1160 0.1346 0.1242 0.1437

3.190 0.1001 0.0986 | 0.1170 | 0.1125 | 0.1280

3.245 0.0873 0.0801 0.1023 0.1023 0.1209

3.300 0.0873 | 0.0749 | 0.0847 | 0.0953 | 0.1124

3.575 0.0745 | 0.0459 | 0.0576 | 0.0688 | 0.0896

3.850 0.0652 | 0.0343 | 0.0459 | 0.0570 | 0.0782

4.125 0.0629 | 0.0322 | 0.0394 | 0.0516 | 0.0711
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Sekil 4.11: 5x5 cm” alanda, 3 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilagtiriimasi.
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Sekil 4.12: 5x5 cm” alanda, 10 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.13: 5x5 cm” alanda, 20 ¢m derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Cizelge 4.4: 10x10 cm’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili degerleri

(Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

Merkezi DOZ PROFiLiNiN ALINDIGI DERINLiKLER
Eksenden (cm)
khik
Uzaklik (em) |4 3 5 10 20

-7.875 0.0819 | 0.0335 | 0.0385 | 0.0558 | 0.0773
-7.350 0.0926 | 0.0392 | 0.0466 | 0.0632 | 0.0941
-6.825 0.1043 | 0.0466 | 0.0541 | 0.0766 | 0.1070
-6.300 0.1170 | 0.0570 | 0.0679 | 0.0960 | 0.1263
-6.196 0.1213 | 0.0602 | 0.0707 | 0.0997 | 0.1302
-6.089 0.1245 | 0.0638 | 0.0759 | 0.1027 | 0.1366
-5.986 0.1266 | 0.0706 | 0.0822 | 0.1138 | 0.1443
-5.879 0.1309 | 0.0785 | 0.0880 | 0.1213 | 0.1559
-5.775 0.1372 | 0.0895 | 0.0989 | 0.1354 | 0.1624
-5.671 0.1457 | 0.1068 | 0.1133 | 0.1585 | 0.1765
-5.564 0.1628 | 0.1439 | 0.1403 | 0.1853 | 0.2036
-5.461 0.1872 | 0.1920 | 0.1800 | 0.2314 | 0.2474
-5.354 0.2681 | 0.2664 | 0.2369 | 0.2976 | 0.3157
-5.250 0.3713 | 0.3679 | 0.3243 | 0.4107 | 0.4098
-5.146 0.5011 | 0.4830 | 0.4583 | 0.5141 | 0.4974
-5.039 0.6447 | 0.6018 | 0.5716 | 0.6473 | 0.6224
-4.936 0.7787 | 0.7200 | 0.6849 | 0.7403 | 0.7101
-4.829 0.8830 | 0.8142 | 0.7832 | 0.8348 | 0.8170
-4.725 0.9553 | 0.8922 | 0.8752 | 0.8832 | 0.8595
-4.621 0.9904 | 0.9435 | 0.9201 | 0.9137 | 0.8943
-4.514 1.0011 | 0.9660 | 0.9482 | 0.9375 | 0.9149
-4.411 1.0117 | 0.9806 | 0.9655 | 0.9494 | 0.9278
-4.304 1.0117 | 0.9895 | 0.9770 | 0.9576 | 0.9381
-4.200 1.0149 | 0.9963 | 0.9862 | 0.9673 | 0.9485
-3.675 1.0181 | 1.0073 | 1.0017 | 0.9859 | 0.9691
-3.150 1.0191 | 1.0089 | 1.0029 | 0.9933 | 0.9781
-2.625 1.0138 | 1.0037 | 1.0029 | 0.9940 | 0.9832
-2.100 1.0043 | 1.0010 | 0.9977 | 0.9963 | 0.9884
-1.575 1.0000 | 0.9948 | 0.9942 | 0.9933 | 0.9923
-1.050 0.9989 | 0.9948 | 0.9965 | 0.9963 | 0.9974
-0.525 0.9989 | 0.9974 | 0.9988 | 1.0000 | 1.0013
0.000 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000

0.525 0.9957 | 0.9979 | 1.0006 | 0.9985 | 1.0013
1.050 0.9989 | 0.9963 | 0.9960 | 0.9978 | 0.9961
1.575 0.9957 | 0.9979 | 0.9971 | 0.9926 | 0.9936
2.100 1.0021 1.0010 | 1.0000 | 0.9948 | 0.9897
2.625 1.0106 | 1.0052 | 1.0035 | 0.9955 | 0.9858
3.150 1.0202 | 1.0084 | 1.0069 | 0.9933 | 0.9845
3.675 1.0191 1.0110 | 1.0029 | 0.9851 | 0.9704
4.200 1.0181 1.0016 | 0.9908 | 0.9710 | 0.9497

4.304 1.0149 | 0.9958 | 0.9873 | 0.9613 | 0.9433
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Cizelge 4.4(Devam): [0x10 cm’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili

degerleri (Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

4.411 1.0085 | 0.9890 | 0.9764 | 0.9516 | 0.9356

4.514 1.0096 | 0.9717 | 0.9695 | 0.9375 | 0.9162

4.621 0.9947 | 0.9571 0.9459 | 0.9107 | 0.8969

4.725 0.9830 | 0.9110 | 0.9160 | 0.8676 | 0.8595

4.829 0.9138 | 0.8472 | 0.8672 | 0.8073 | 0.8080

4.936 0.8468 | 0.7268 | 0.7665 | 0.7254 | 0.7242

5.039 0.7351 0.6138 | 0.6647 | 0.5960 | 0.6186

5.146 0.5553 | 0.4882 | 0.5457 | 0.4881 0.4961

5.250 0.4543 | 0.3705 | 0.4296 | 0.3653 | 0.3853

5.354 0.3032 | 0.2679 | 0.3002 | 0.2775 | 0.3131

5.461 0.2340 | 0.1900 | 0.2185 | 0.2046 | 0.2474

5.564 0.1798 | 0.1418 | 0.1535 | 0.1682 | 0.1972

5.671 0.1553 | 0.1109 | 0.1248 | 0.1414 | 0.1791

5.775 0.1383 | 0.0921 0.1064 | 0.1272 | 0.1585

5.879 0.1340 | 0.0780 | 0.0937 | 0.1138 | 0.1456

5.986 0.1266 | 0.0691 0.0845 | 0.1057 | 0.1430

6.089 0.1223 | 0.0628 | 0.0782 | 0.1012 | 0.1353

6.196 0.1202 | 0.0586 | 0.0725 | 0.0967 | 0.1289

6.300 0.1160 | 0.0565 | 0.0690 | 0.0923 | 0.1263

6.825 0.1021 0.0450 | 0.0558 | 0.0751 0.1057

7.350 0.0926 | 0.0366 | 0.0454 | 0.0640 | 0.0915

7.875 0.0819 | 0.0319 | 0.0380 | 0.0543 | 0.0786
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Sekil 4.14: 10x10 cm” alanda, 0 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

kargilagtirilmasi.
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Merkezi Eksenden Uzaklik (cm)
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Sekil 4.15: 10x10 cm” alanda, 3 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

kargilagtirilmasi.
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Sekil 4.16: 10x10 ¢m? alanda, 5 ¢m derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilastirilmasi.
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Merkezi Eksenden Uzaklik (cm)
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Sekil 4.17: 10x10 cm” alanda, /0 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili

degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.18: 10x10 ¢m? alanda, 20 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili

degerlerinin karsilastiriimasi.
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Cizelge 4.5: 20x20 c¢m’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili degerleri

(Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

Merkezi DOZ PROFILININ ALINDIGI DERINLIKLER
Eksenden (cm)

Uzaklik (cm) 0 3 5 10 20
-15.00 0.1159 | 0.0322 | 0.0378 | 0.0507 | 0.0703
-14.00 0.1316 | 0.0389 | 0.0457 | 0.0620 | 0.0853
-13.00 0.1490 | 0.0483 | 0.0564 | 0.0754 | 0.1060
-12.00 0.1757 | 0.0639 | 0.0745 | 0.0994 | 0.1359
-11.80 0.1794 | 0.0654 | 0.0779 | 0.1057 | 0.1417
-11.60 0.1868 | 0.0696 | 0.0835 | 0.1113 | 0.1509
-11.40 0.1941 | 0.0742 | 0.0903 | 0.1177 | 0.1555
-11.20 0.1978 | 0.0800 | 0.0954 | 0.1254 | 0.1636
-11.00 0.2061 | 0.0857 | 0.1033 | 0.1346 | 0.1740
-10.80 0.2153 | 0.0924 | 0.1140 | 0.1459 | 0.1889
-10.60 0.2254 | 0.1075 | 0.1321 | 0.1621 | 0.1982
-10.40 0.2484 | 0.1371 | 0.1749 | 0.2001 | 0.2281
-10.20 0.3174 | 0.2103 | 0.2489 | 0.2911 | 0.3007
-10.00 0.5014 | 0.3998 | 0.4486 | 0.4665 | 0.4274
-9.80 0.7433 | 0.6220 | 0.6631 | 0.6758 | 0.6221
-9.60 0.9117 | 0.8214 | 0.8386 | 0.8302 | 0.7753
-9.40 1.0064 | 0.9335 | 0.9357 | 0.8978 | 0.8376
-9.20 1.0221 | 0.9766 | 0.9656 | 0.9218 | 0.8675
-9.00 1.0340 | 0.9933 | 0.9808 | 0.9373 | 0.8871
-8.80 1.0322 | 1.0021 | 0.9915 | 0.9493 | 0.8975
-8.60 1.0405 | 1.0093 | 0.9977 | 0.9542 | 0.9055
-8.40 1.0423 | 1.0130 | 1.0000 | 0.9662 | 0.9136
-8.20 1.0423 | 1.0166 | 1.0056 | 0.9683 | 0.9228
-8.00 1.0460 | 1.0202 | 1.0096 | 0.9753 | 0.9274
-7.00 1.0524 | 1.0270 | 1.0198 | 0.9958 | 0.9562
-6.00 1.0524 | 1.0312 | 1.0288 | 1.0078 | 0.9793
-5.00 1.0488 | 1.0343 | 1.0322 | 1.0155 | 0.9977
-4.00 1.0451 1.0322 | 1.0305 | 1.0218 | 1.0058
-3.00 1.0285 | 1.0213 | 1.0203 | 1.0134 | 1.0035
-2.00 1.0083 | 1.0052 | 1.0068 | 1.0042 | 1.0000
-1.00 1.0000 | 0.9964 | 1.0000 | 0.9986 | 1.0000

0.00 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000 | 1.0000
1.00 1.0009 | 0.9990 | 1.0017 | 1.0000 | 0.9988
2.00 1.0110 | 1.0067 | 1.0079 | 1.0042 | 1.0035
3.00 1.0267 | 1.0228 | 1.0243 | 1.0155 | 1.0092
4.00 1.0469 | 1.0374 | 1.0361 1.0240 | 1.0081
5.00 1.0543 | 1.0395 | 1.0384 | 1.0226 | 1.0035
6.00 1.0543 | 1.0379 | 1.0322 | 1.0127 | 0.9850
7.00 1.0534 | 1.0343 | 1.0282 | 1.0000 | 0.9597
8.00 1.0515 | 1.0260 | 1.0147 | 0.9782 | 0.9309
8.20 1.0451 1.0244 | 1.0085 | 0.9718 | 0.9217
8.40 1.0423 | 1.0202 | 1.0040 | 0.9662 | 0.9159
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Cizelge 4.5(Devam): 20x20 cm’ alanda bes farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili

degerleri (Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

8.60 1.0386 1.0161 1.0011 0.9584 0.9067
8.80 1.0350 1.0114 0.9904 0.9479 0.8986
9.00 1.0304 1.0010 0.9797 0.9352 0.8825
9.20 1.0221 0.9829 0.9588 0.9147 0.8618
9.40 1.0009 0.9496 0.9120 0.8668 0.8214
9.60 0.9043 0.8339 0.7929 0.7548 0.7235
9.80 0.6983 0.6314 0.5926 0.5560 0.5426
10.00 0.4591 0.4065 0.3538 0.3319 0.3790
10.20 0.2962 0.2300 0.2144 0.2185 0.2615
10.40 0.2374 0.1360 0.1450 0.1691 0.2212
10.60 0.2208 0.1080 0.1179 0.1501 0.1947
10.80 0.2125 0.0914 0.1050 0.1367 0.1843
11.00 0.2006 0.0836 0.0965 0.1290 0.1740
11.20 0.1950 0.0779 0.0897 0.1212 0.1647
11.40 0.1868 0.0753 0.0830 0.1142 0.1567
11.60 0.1812 0.0706 0.0813 0.1057 0.1509
11.80 0.1776 0.0654 0.0767 0.1008 0.1429
12.00 0.1739 0.0618 0.0717 0.0965 0.1348
13.00 0.1509 0.0483 0.0564 0.0768 0.1094
14.00 0.1297 0.0389 0.0435 0.0599 0.0899
15.00 0.1141 0.0322 0.0367 0.0472 0.0749
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Sekil 4.21: 20x20 cm” alanda, 5 ¢m derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilastirilmasi.
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Merkezi Eksenden Uzaklik (cm)
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Sekil 4.22: 20x20 cm” alanda, 10 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili

degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.23: 20x20 cm” alanda, 20 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili

degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Cizelge 4.6: 30x30 cm’ alanda dort farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili degerleri

(Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

Merkezi DOZ PROFILININ ALINDIGI DERINLIKLER
Eksenden (cm)

Uzaklik (cm) 3 5 10 20
-22.50 0.0210 0.0236 0.0502 0.1007
-21.00 0.0299 0.0309 0.0704 0.1327
-19.50 0.0414 0.0440 0.0955 0.1726
-18.00 0.0582 0.0608 0.1331 0.5033
-17.70 0.0624 0.0650 0.1456 0.6947
-17.40 0.0676 0.0713 0.1603 0.7942
-17.10 0.0723 0.0786 0.1951 0.8363
-16.80 0.0776 0.0833 0.2990 0.8518
-16.50 0.0844 0.0901 0.5233 0.8662
-16.20 0.0933 0.0975 0.7547 0.8761
-15.90 0.1048 0.1111 0.8822 0.8883
-15.60 0.1352 0.1321 0.9226 0.8938
-15.30 0.2526 0.2002 0.9429 0.9038
-15.00 0.5398 0.4308 0.9554 0.9082
-14.70 0.8433 0.7296 0.9631 0.9159
-14.40 0.9801 0.8784 0.9714 0.9215
-14.10 1.0147 0.9151 0.9749 0.9303
-13.80 1.0294 0.9308 0.9812 0.9347
-13.50 1.0356 0.9387 0.9875 0.9403
-13.20 1.0377 0.9429 0.9909 0.9458
-12.90 1.0414 0.9465 0.9937 0.9469
-12.60 1.0440 0.9518 0.9944 0.9535
-12.30 1.0435 0.9507 0.9993 0.9569
-12.00 1.0445 0.9534 1.0042 0.9635
-10.50 1.0461 0.9602 1.0091 0.9768
-9.00 1.0425 0.9586 1.0167 0.9923
-7.50 1.0393 0.9591 1.0188 0.9989
-6.00 1.0362 0.9565 1.0237 1.0077
-4.50 1.0335 0.9565 1.0237 1.0133
-3.00 1.0189 0.9439 1.0118 1.0022
-1.50 0.9958 0.9245 0.9986 0.9956

0.00 1.0000 0.9266 1.0000 1.0000
1.50 0.9990 0.9240 1.0035 1.0000
3.00 1.0210 0.9455 1.0146 1.0088
4.50 1.0404 0.9602 1.0286 1.0166
6.00 1.0435 0.9633 1.0300 1.0122
7.50 1.0451 0.9638 1.0265 1.0066
9.00 1.0487 0.9659 1.0230 0.9934
10.50 1.0514 0.9644 1.0188 0.9823
12.00 1.0487 0.9575 1.0084 0.9646
12.30 1.0477 0.9596 1.0042 0.9635
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Cizelge 4.6(Devam): 30x30 cm’ alanda dort farkli derinlikte Slgiilen Deneysel Doz Profili

degerleri (Degerler her birinin maksimum degerine gore normalize edilmistir).

12.60 1.0466 0.9534 1.0014 0.9624
12.90 1.0435 0.9518 0.9965 0.9558
13.20 1.0414 0.9502 0.9944 0.9502
13.50 1.0362 0.9423 0.9909 0.9447
13.80 1.0299 0.9319 0.9854 0.9381
14.10 1.0058 0.9114 0.9798 0.9358
14.40 0.9350 0.8470 0.9735 0.9270
14.70 0.6541 0.6137 0.9666 0.9204
15.00 0.3312 0.3071 0.9561 0.9137
15.30 0.1546 0.1682 0.9401 0.9071
15.60 0.1116 0.1247 0.9094 0.9004
15.90 0.0985 0.1064 0.8153 0.8872
16.20 0.0896 0.0970 0.5568 0.8783
16.50 0.0839 0.0907 0.3206 0.8639
16.80 0.0749 0.0833 0.2105 0.8485
17.10 0.0708 0.0755 0.1714 0.8142
17.40 0.0660 0.0718 0.1505 0.6980
17.70 0.0624 0.0676 0.1387 0.5000
18.00 0.0577 0.0618 0.1282 0.3197
19.50 0.0419 0.0456 0.0941 0.1737
21.00 0.0299 0.0341 0.0711 0.1283
22.50 0.0236 0.0246 0.0523 0.0996
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Sekil 4.24: 30x30 cm” alanda, 5 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili degerlerinin

karsilagtirilmasi.
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Merkezi Eksenden Uzaklik (cm)
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Sekil 4.25: 30x30 cm” alanda, 10 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili

degerlerinin karsilagtirilmasi.

Merkezi Eksenden Uzaklik (cm)
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Sekil 4.26: 30x30 ¢m? alanda, 20 cm derinlikte Monte Carlo ve Deneysel Doz Profili

degerlerinin karsilastiriimasi.
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tamamladi. 1999 yilinda Uludag Universitesi Fen-Edebiyat Fakiiltesi Fizik Boliimiinii
kazandi ve 2003 yilinda mezun olarak Fizik¢i tinvanini aldi. Ayni yil Uludag
Universitesi Fen Bilimleri Enstitiisii Fizik Boliimii Anabilim Dali’nda Yiiksek Lisans
derecesinde okumaya hak kazandi. Bir yili askin siire Bursa Ali Osman Sonmez
Onkoloji Hastanesi Lineer Akseleratdr ve Tedavi Planlama Unitesi’nde medikal fizik
alaninda deneyim kazanmak icin ¢alist1. 2006 yilinda Uludag Universitesi Fen Edebiyat
Fakiiltesi Fizik Boliimiinde Arastirma Gorevlisi olarak ¢alismaya basladi ve halen ayni

gorevi siirdiirmektedir.
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TESEKKUR

Bu calismada, ¢alisma boyunca her tiirlii problem ve konuda engin fikir, bilgi
ve tecriibelerinden yararlandigim, hastanedeki deneysel calismalar sirasinda yanimda
bulunup destek olan, sikintiya diistiiglim zamanlarda ¢ok yogun isleri arasinda bana her
zaman vakit ayirarak yardime1 olan danisman hocam Sayin Prof. Dr. Ahmet CENGIZ’e
sonsuz tesekkiir ederim. Her zaman desteklerini esirgemeyen tiim Ogretim Elemanlarina
ve tim Arastirma Gorevlisi arkadaslarima 6zellikle Aras. Gor. Ekrem ALMAZ, Ars.
Gor. C. Gokhan UNLU, Aras. Gor. Ersan GULER, Muhittin BOZKAN’a ve Aysegiil
KAHRAMAN’a tesekkiirii bir borg bilirim.

Ali Osman Sénmez (AOS) Onkoloji Hastanesi Lineer Akseleratdr ve Tedavi
Unitesi’nde deneysel ¢aligmalarimda bana yardimcir olan ve deneyimlerinden
yararlandigim fizik¢i arkadaslarim basta Ali Yasar OZTURK, Necla DERICI, Abdullah
YESIL, Hasan BAYRAM ve Mehtap DOKUMACT ya sonsuz tesekkiir ederim. Ayrica
calisigim siire boyunca sicak ilgi ve alaka gosteren basta Dr. Ibrahim YILDIRIM
olmak tiizere tiim radyasyon onkolojisi uzmanlarina, radyoterapi teknisyenleri ve klinik
sekreterlere ¢ok tesekkiir ederim. Yine AOS Onkoloji Hastanesi Baghekimligine ve
Idaresine sunulan bu imkanlardan dolay1 tesekkiir ederim.

Tim egitim yasamum boyunca maddi manevi yardimlarini higbir zaman
esirgemeyen ailemin tim fertlerine, yakin aile ve okul arkadaslarima ve sevgili

arkadasim Hacer GORMEZ’e sonsuz tesekkiirlerimi bir borg bilirim.



