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Teorik olarak, Monte Carlo (MC) yontemi, tibbi medikal fizik alaninda sogrulan dozun hesap edilmesinde
onemli bir rol oynar. Bu ¢alismada, radyoterapide sogrulan dozun hesap edilmesi i¢in tiim atom-foton
etkilesim mekanizmalarinin simiile edilmesi ve Elekta VersaHD lineer hizlandiricinin sanal kaynak
modellemesini yapmak icin yeni bir Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi (MC-SCAN) gelistirilmesi
hedeflendi. MC-SCAN modellemesinde rastgele sayilar iretmek icin Mersenne Twister (MT)
algoritmasindan yararlanildi. Fotonlarin enerji spektrumunu simiile etmek amaciyla Mohan 6 MV foton
spektrumu kullanildi ve kaynak bir nokta kaynak olarak modellendi. Sogrulan doz, Su fantomu ve RW3
fantom geometrisi ile hesaplandi ve tiim etkilesim mekanizmalari, enerji birikimini elde etmek igin
modellendi. Mutlak doz, her iki fantom i¢in output faktorleri, TPR 010, PDD, farkli alan boyutlari i¢in (5x5
cm? ila 40x40 cm?) foton profili ve ayrica 10x10 cm? alanda nokta doz gelistirilen MC-SCAN algoritmasi
ile hesaplandi. Daha sonra, elde edilen tiim sonuglar deneysel 6l¢iimlerle karsilagtirildi. Ortalama foton
enerjisi yaklasik 1,983 MV olarak hesap edildi. Hesaplanan ortalama enerji ile teorik enerji degeri olan 2
MYV arasindaki fark <1% elde edildi. MC-SCAN modellemesi ile hesaplanan TPR2/10 degeri (0,685 = 0,03).
Hesaplanan ve 6lgililen deger arasindaki fark 1,31% idi. Deneysel PDD ve foton profili ile MC-SCAN
modellemesi ile hesaplanan degerler arasindaki fark, tiim alan boyutlar1 i¢in <3% olarak hesaplandi. Sanal
kaynak modelini simiile etmek igin alternatif bir ara¢ olarak kullanilma potansiyeline sahip olan
MC-SCAN Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi Elekta VersaHD LINAC {izerinde test edildi.
MC-SCAN'"n hesaplanan tiim degerler i¢in, deneysel 6l¢iimler arasindaki fark <3% olarak elde edildi ve
giretici kriteri olan <3% sartin1 sagladi. Sonu¢ olarak bu tez caligmasi kapsaminda paket program
kullanilmadan radyoterapide yeni bir Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi gelistirilmis oldu.

Bu tez, 2110405001 kodlu “Radyoterapide Monte Carlo Doz Hesaplama Algoritmasinin Gelistirilmesi”

baslikl1 projeyle A.U BAP tarafindan tam olarak desteklenmistir.

Haziran 2022, 206 sayfa
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Monte Carlo simulation is conformed as the most accurate method of calculating dose absorption in
radiation therapy. The aim of this study is to develop in-house Monte Carlo dose calculation algorithm,
namely MC-SCAN, to simulate all mechanisms of interactions for accurate dose calculation in radiation
therapy and evaluate the MC-SCAN with beam modeling of Elekta VVersaHD linear accelerator. Mersenne
Twister (MT) algorithm was taken advantage of in MC-SCAN modeling so as to generate the random
numbers. Mohan 6 MV photon spectrum was used to simulate the energy spectrum of the photons and the
source is simulated as a point source. The absorbed dose is calculated with Water and RW3 phantom
geometry and all interaction mechanisms were modeled to gain energy deposition. MC-SCAN dose engine
was used to stimulate absolute dose, output factors of both phantoms, TPR210, PDD, photon profile of
different field sizes (5x5 cm? to 40x40 cm?) as well as point dose of 10x10 cm?; after that, a comparison of
all the achieved results with experimental measurements went through. The mean photon energy achieved
to be approximately 1.983 MV. The difference between calculated mean energy and theoretical one (2 MV)
is <%1. The calculated TPR2/10 Value via MC-SCAN modeling as (0.685 £ 0.03). The difference between
the calculated and measured value turned to be %21.31. the difference between experimental PDD and
photon profile, and the calculated ones by MC-SCAN modeling was <%3 for all field sizes. Owning the
potential to be used as an alternative tool to simulate virtual source model, the MC-SCAN Monte Carlo
engine was used for the same purpose on Elekta VersaHD LINAC. All calculated values of MC-SCAN
turned out to present the difference between experimental measurements to be < 3%. Nonetheless, the
algorithm is in dire need of further research for the sake of improvement.

This thesis is fully supported by the Project 21L0405001 and entitled “Developing a Monte Carlo Dose
Calculation Algorithm in Radiation Therapy” by A.U. BAP.

June 2022, 206 pages

Key Words: Beam Modelling, Elekta VersaHD linear accelerator, Monte Carlo simiilation, Radiation dose,
Radiation therapy, Virtual source model,
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Lisansiistii 6grenim hayatim boyunca bana yol gosteren, arastirmalarimin her asamasinda
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1. GIRIS

Kanser tedavisinde aktif rol oynayan radyoterapinin temel amaci tedavi dozunu hedef
hacimlere verirken risk altindaki organlart maksimum diizeyde korumaktir (Aboulbanine
ve El Khayati 2018). Ay gerekgelerle, tedavi planlama dozunun yani sira sogurulan
dozun tam bilgisi, hastalar1 radyasyon tehlikelerine kars1 korumak acisindan oldukca
onemlidir. Aym zamanda, radyoterapinin genel dogrulugu, dogru bir demet
modellemesine baghdir ( Bucci vd. 2005, Brualla vd. 2017). Hastalarda %5°’lik toplam
doz belirsizligi toleransi elde etmek i¢in; doz hesaplamasindaki belirsizlik diizeyinin en
diisiik seviyede olmasi gerekmektedir. %5'lik bir doz hesaplama hatasinin, tiimor kontrol
olasiligi (TCP) agisindan %10-20'lik bir degisiklige ve hatta normal doku komplikasyon
olasiliginda (NTCP) daha yiiksek bir degisiklige neden oldugu bildirilmistir (Fraass vd.
2003). Bu tiir sonuglar, klinikte kullanilan radyoterapi demet modellerinin dogru bir
sekilde devreye alinmasinin (comissioning) ve onaylanmasinin 6nemini vurgulamaktadir
(Das vd. 2008, Ezzell vd. 2009, Chang vd. 2020). Ayrica, doz hesaplama algoritmasinin
secimine bagli olarak lokal timor kontrol oranlar1 da degismektedir. Radyasyon dozunun
hesaplanmasi amaciyla cesitli yontemler gelistirilmis olsa da Monte Carlo (MC) yontemi
ile tibbi radyasyon dozimetrisinde sogrulan dozun hesaplanmasi en dogru ve en etkili
yontem olarak kabul edilmektedir (Meric 2001, Haryonto vd. 2002). Ayrica, MC
yontemi, doz hesaplama belirsizligini azaltma potansiyeline sahip olmasi nedeniyle

medikal fizik alaninda 6nemli bir yere sahiptir ( Deng vd. 2000, Cashmore vd. 2012).

MC yoOntemi, istatistiksel yontemler kullanilarak bir deneyin sayisal simiilasyonunun
yapilmasina olanak saglayan yontemdir. Deneysel o6l¢iimlerin miimkiin olmadig:
durumlarda radyasyon transportunun fiziksel etkilesim mekanizmasini anlamak Monte
Carlo simiilasyonunun yapilabilmesi i¢in bilyiik 6nem tagimaktadir ( Fix vd. 2000, Del
Nero vd. 2019). Bu yontem, uygun sayida bireysel pargaciklarin 6rneklem yoluyla takip
edilmesini ve bireysel olarak her bir parcacigin etkilesim mekanizmasim olasilik
dagilimlar1 aracihigiyla rastgele olarak modellenmesini igerir (Meric vd. 1998). Cok
sayida pargacigin simiilasyonu, pargacik etkisini, enerji spektrumunu ve sogrulan doz
dagilimin1 hesaplama olasiligin1 da beraberinde getirir. Bir hastada sogurulan dozu

belirlemek igin parcacik taginmasini simiile etmek amaciyla gelen foton ile ilgili noktasal



bilgilerden yararlanmak gerekir. Parcacik transportunu baslatmak ve sogurulan
radyasyon dozunu hesaplamak i¢in gerekli olan veriler faz uzay1 (PS) verileri olarak
adlandirilir (Ma vd. 2020). Faz Uzayi (PS) verileri hasta ylizeyine yonlendirilen
pargaciklarin (elektron, foton, proton, vb.) enerjisini, konumunu, yoniinii ve ¢esidini igerir
(Rucci vd. 2016). Tibbi lineer lhizlandiric1 (LINAC) ¢ikis penceresindeki yiiksek seviyeli
radyasyon yogunluklari nedeniyle bir klinik foton demeti i¢cin PS bilgisinin dogrudan
Ol¢iimii miimkiin degildir (Podgorsak 2006). Aym zamanda, PS verilerini dlgmek i¢in
uygun dedektorlerin olmamasi, PS bilgilerinin dogrudan dl¢iilmesini engelleyen faktorler
arasindadir. Bu nedenle hastada sogrulan dozun hesaplamasi i¢in gerekli olan PS bilgisi
MC tabanli tedavi planlama sistemi (TPS) tarafindan saglanir (Livingstone vd. 2020). Bu
nedenle, PS, demet modelleme ile degistirilebilir. Demet modellemesi sayesinde MC
yontemi ile radyoterapide sogrulan dozun hesaplanmasi i¢in radyasyon pargaciklarinin
dogru PS bilgileri elde edilmis olur. MC tabanlh tedavi planlama sisteminde kullanilan
demet modeli fiziksel nitelikleri yani LINAC gantri geometrisini, kaynak konumunu,
foton enerjisini, fotonun agisal dagilimini ve bir fantom veya hasta geometrisine ait
bilgileri igerir (Del Nero vd. 2019). Bu bilgiler elde edildiginde MC simiilasyonu ile

radyasyon transportunun baslatilabilmesi i¢in minimum bilgiler saglanmis olur.

Sanal kaynak modeli ise, Ol¢limlerden iyilestirmeler olsun veya olmasin beam data
Olctimlerinden elde edilen sonuglar aracilifiyla radyoterapide kullanilan tibbi lineer
hizlandiricilarin sanal ve ¢ok kaynakli bir modelinin olusturulmasi igin kullanilan
yontemdir (Aboulbanine ve El Khayati 2018, Krim vd. 2021). Beam data 6l¢iimleri
kare/dikdortgen acik alan Olgiimleri, yiizde derin doz (PDD) dl¢timleri, foton profili
Olciimleri ve output faktorleri gibi bir dizi deneysel Slgiimleri kapsar. Bu  dozimetrik
Olglimler LINAC gantrisin tam olarak MC simiilasyonunun yapilmasinda kullanmlan
onemli parametrelerdir (Ohira vd. 2020). Bu bilgiler esliginde Statik, Konformal ve
Step&Shoot yogunluk ayarli radyasyon tedavisi (YART) i¢in demet modeli dogru bir
sekilde yapilmis olur. Bununla birlikte, voliimetrik ark radyasyon tedavisi (VMAT) ve
dinamik c¢ok yaprakli kolimatér (DMLC) iletimi i¢in durum daha karmasiktir, ¢linkii
VMAT ve DMLC iginlar1 dar segmentleri igerirler. Bu nedenle, ¢ok yaprakli kolimator
(Multi Leaf Collimator, MLC) varyasyonunun planlanan doz tizerinde 6nemli bir etkisi
vardir ( Ma vd. 2000, Jang vd. 2006, Henzen vd. 2014). Sonug¢ olarak, MLC ve Jaw



pozisyonu, radyoterapi doz hesaplamasinda ve MC simiilasyonunda hastaya ozel
parametrelerdir. Eksternal radyoterapi igin Monaco TPS, belirlenen radyasyon alanindan
gecen fotonlar ve yiiksek atom numarali hedef malzeme ile etkilestikten sonra foton
kaybini ortadan kaldirmak ve hedef hacme gore MLC sekillerini modellemek igin Iletim
Olasilig1 Filtresini kullanir. Monaco tedavi planlama sisteminde dlgiilen ve hesaplanan
doz arasinda potansiyel olarak %3'liikk bir farka sahip oldugu {iretici kriterlerinde
bildirilmektedir ( Narayanasamy vd. 2017, Clements vd. 2018). Bu, doz hesaplamasinda
kagmilmaz belirsizlik olarak kabul edilir. MC tabanli doz hesaplama algoritmalari, hasta
dokular1 karmasik elektron tagima yoriingelerini iceren heterojen ortamlar oldugundan
sogrulan doz dagiliminda tiim bu farkliliklar1 hesaba katar ve ger¢ege en yakin sonucu
verir. Bununla birlikte, LINAC modellemesinin dogrulugunun ve MC tabanli tedavi
planlama sisteminin dozimetrik agidan dogrulamasinin saglanmasi, hastanin radyasyon
hasarina kars1 korunmasinda ve tedavinin giivenli bir sekilde verilmesinde 6nemli bir rol

oynamaktadir (Lopez-Tarjuelo vd. 2014).

Sonug olarak, bu doktora tezi calismas1 kapsaminda, Basaksehir Cam ve Sakura Sehir
Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Kliniginde kurulu olan Elekta VersaHD LINAC (Elekta
Oncology, UK) iizerinde beam data dlgiimlerinin alinmasi ve Monaco Tedavi Planlama
Sistemi v.5,51 dozimetrik dogrulamasimin yapilmasi amaglanmistir. Modellenen ve
Olciilen foton enerjileri arasindaki uyumsuzluk, doz hesaplamasinda yanligliklara yol
acabilir; bu nedenle, bu c¢alismanin temel hedeflerinden biri, hasta tedavisi oncesinde
Monaco TPS'min devreye alma (comissioning) testlerinin yapilmasi, tedavi planlama
sisteminin dogrulunun test edilmesidir. Tezin ikinci agamasinda, ticari programlar
kullanilmadan yeni bir Monte Carlo algoritmasimn (MC-SCAN) gelistirilmesi
hedeflenmis ve gelistirilen algoritma ile Elekta VersaHD lineer hizlandiricinin demet
modelinin olusturulmasi amaglanmistir. Aym zamanda gelistirilecek olan algoritma tim
atom foton etkilesim mekanizmalarimin modellenmesi, Mersenne Twister rastgele say1
iretecinin tam versiyonunun kullamlmasi ve takip edilen foton sayisi bakimindan
emsallerinden farkli olarak dizayn edilmesi hedeflenmistir. S6z konusu tez projesi
tamamlandiginda  gelistirilen algoritma radyoterapi alaninda paket program
kullanilmadan gelistirilen ve bir lineer hizlandiricinin sanal kaynak modellemesinin

yapilmasina imkan veren ve kurum ici gelistirilen ilk algoritma olacaktir.



2. KURAMSAL TEMELLER
2.1 Monte Carlo Yontemi
2.1.1 Monte Carlo yonteminin tarihi

Monte Carlo yontemi, 1940'larin sonlarinda Metropolis tarafindan, Los Alamos
Laboratuvari'nda gelistirilmekte olan notron diflizyonu ve carpma problemlerinin
¢Ozlimiine yonelik istatistiksel bir yaklagim igin 6nerilen bir yontemdi (Metropolis 1987).
Yaklagim, von Neumann tarafindan Teorik Boliimiin lideri Richtmyer'e gonderilen bir
mektupta ana hatlariyla belirtildi (Ulam 1990). Mektupta, istatistiksel yontemin ilkesinin
Ulam tarafindan 6nerildigi yaziyordu. Ancak bu, giiniimiizde Monte Carlo olarak bilinen
yontemin radyasyon transportunun bilinen ilk uygulamasi degildi. Serge ve Anderson'a
gore, Fermi yontemi "icat etti" ve onu on yil dnce, 1934'te Roma Universitesi'nde
ndtronlarin dogasim arastirmak icin kullandi. Ancak kullandig1 teknik hakkinda higbir
sey yayinlamadi (Segre 2012).

Metropolis ve Ulam yontemi, “doga bilimlerinin c¢esitli dallarinda ortaya ¢ikan
diferansiyel denklemlerin veya daha genel olarak biitlinlesik diferansiyel denklemlerin
¢ozlimlenmesine istatistiksel bir yaklagim” olarak tanimladilar. Giiniimiizde Monte Carlo
yontemi, diferansiyel ve tam diferansiyel denklemlerin ¢oziilmesinde ve doga
bilimlerinin simiilasyonunda ve bir¢ok alanda kullamlmaktadir. Ancak Metropolis ve
Ulam, Monte Carlo'yu fizikte etkilesim mekanizmalar1 sonucunda ortaya ¢ikan triinler
de dahil olmak tizere matematiksel problemleri ve denklemleri ¢6zmek igin sayisal bir
yontem olarak belirlediler. Bu yiizden Monte Carlo yontemini fiziksel bir probleme
uygulamadan 6nce, problemin bir denklem veya bir denklem sistemi olarak matematiksel

terimlerle formiile edilmesi gerekir (Metropolis ve Ulam 1949).

2.1.2 Neden Monte Carlo?

Monte Carlo ydntemi istatistiksel yaklasim kullandig1 i¢in benzersizdir. Ornekleme ve
cikarim gibi istatistiksel yontemlere dayanir. Bu, yontemin yalnizca rastgele olaylar1 veya

stiregleri iceren problemlere uygulanabilir oldugu anlamina gelmez. Monte Carlo



arastirmasinin ilk giinlerinden beri yontem kullanilmis olsa da agirlikli olarak rastgele
olaylar1 incelemek icin daha ¢ok tercih edilmistir. Radyasyon transportu, dogas1 geregi
rastgele bir siire¢ olarak Monte Carlo simiilasyonu i¢in miikemmel bir 6rnektir. Klasik
istatistiklerin aksine, Monte Carlo yonteminde 6rnekler, gézlemlerden toplanmak yerine
bir bilgisayar algoritmas: tarafindan iiretilir. Istatistiksel ¢ikarimla ilgili olarak, Monte
Carlo algoritmalarinda bir matematik probleminin ¢éziimii, bir dagilimin parametresinin,
genellikle ortalamasinin veya daha genel olarak, parametrenin belirli bir fonksiyonunun
tahmini olarak bulunur. Bu nedenle, Monte Carlo yonteminde, sayisal ¢6ziim,
algoritmamin getirebilecegi herhangi bir sistematik hataya ek olarak istatistiksel bir
belirsizlige sahiptir. Istatistiksel belirsizlik, parametre tahmininin dagiliminin genisligi ile
belirlenir. Belirsizlikler, bir giiven aralig1 veya basit¢e tahminin standart sapmasi olarak

rapor edilir. Istatistiksel belirsizlikler normalde artan drneklem biiyiikliigii ile azalir.

Fiziksel bir problemi ¢6zmek i¢in genel Monte Carlo semasi asagidaki gibi 6zetlenebilir.

e Problem matematiksel olarak formiile edilmistir. Bu, ilgilenilen miktar i¢in bir
denklem veya denklem sistemine yol agan bir olay modeli gelistirmeyi igerir.

e llgilenilen miktarin, &rnegin ortalama veya bunun bir fonksiyonu gibi bir
dagilimin parametresi olarak ifade edildigi, problemin istatistiksel bir yorumu
olarak formiile edilir.

e Dagilimi 6rneklemek i¢in bir algoritma gelistirilmistir.

e Parametre ve istatistiksel belirsizligi i¢cin tahminciler tiiretilir. Bunlar, 6rnek
ortalamast ve Ornek varyansi kadar basit olabilir. Radyasyon transportu
hesaplamalarinda tahmin edicilere genellikle saya¢ denir.

e Algoritma ve tahmin ediciler, istenen istatistiksel belirsizlik diizeyine ulasmak
icin gereken hesaplama siiresini azaltmak i¢in optimize edilmistir. Sistematik hata
olusturmadan bu hedefe ulagmak i¢in yontemlere genel olarak varyans azaltma
yontemleri denir.

e Parametre tahmini icin istenen istatistiksel belirsizligini elde etmek admna
yeterince bliylik bir 6rnek olusturulur.

e Parametre ve belirsizligi 6rneklem kullanilarak tahmin edilir.



Rastgele olaylar igin, sorunun istatistiksel yorumu hemen agik olabilir. Ornegin, bir
radyasyon kaynagindan doz dagilimini hesaplamak ig¢in, kaynagi karakterize eden
dagilimdan bir parcacigin baslangi¢ parametrelerini 6rnekleyerek, ardindan gercek siireci
bir bilgisayara kopyalayarak bir parcacik yoriingesi olusturulabilir ve bunu yaparken, bu
parcacigin sagladigi radyasyon dozu hesaplanabilir. Yeterince fazla sayida yoriinge
iireterek, hesaplanan doz dagiliminda istenen istatistiksel belirsizlik diizeyine ulasilabilir.
Bu yaklagima analog simiilasyon denir. Avantaji, algoritmanin her adiminin basitligi ve
net fiziksel yorumudur. Dezavantaji, algoritmay1 optimize etmek i¢in gerekli esnekligin
olmamasidir. Baz1 optimizasyon teknikleri hala uygulanabilir, ancak problemin
matematiksel bir formiilasyonu olmadan, bu teknikler yalnizca sezgisel arglimanlara
dayanabilir ve bu nedenle algoritmanin performansini maksimize etmesi olas1 degildir
(Haghighat 2020).

2.1.3 Medikal fizikte Monte Carlo yontemi

Monte Carlo yonteminin arastirmalarda ve medikal fizigin uygulamali problemlerini
¢ozmek i¢in kullanimi, son yirmi-otuz yilda biiyiik bir oranda artmistir (Rogers 2006,
Stallings vd. 2013). Yayin sayisi zayif bir 6l¢ii olmasina ragmen, ¢ok sayida makale
Monte Carlo yontemiyle ¢oziilen ¢ok sayida ve cok cesitli sorunlar1 yansitmaktadir.
Monte Carlo tekniklerine olan ilgi, radyoterapi, tibbi goriintiileme ve niikleer tipta ortaya
cikan cesitli radyasyon tasima problemlerini ¢ozmek i¢in dogru sayisal yontemlere
duyulan ihtiyagtan dolay1 artmistir. Bu problemler, bir iyon odasinin performansini
karakterize eden parametrelerin hesaplanmasi, radyoterapi tedavi planlamasi i¢in hasta
doz dagilimlarinin belirlenmesi veya bilgisayarli tomografi gibi goriintiileme
cihazlarindan hastalara ve personele verilen dozlarin hesaplanmasi gibi problemlerdir.
Hadron terapisindeki hizli ilerlemeyle birlikte, Monte Carlo yonteminin de vazgecilmez
bir ara¢ oldugunun kanitlandig ve radyasyonun biyolojik etkilerini anlamaya olan ilgi de

artmustir (Incerti vd. 2010).

Radyoterapide tedavi planlamasi, modern tip fiziginde karsilasilan hesaplama
problemlerinin karmasikligina iyi bir ornektir. Tedavi planlamasi timdorii ve gevre
dokulart igeren bir hacimde ii¢ boyutlu (3D) doz dagilimlarinin hesaplanmasini gerektirir.

Mevcut radyoterapi tedavi teknikleri ¢ok karmasiktir. Ornegin foton tedavisi, miimkiin



oldugunda hayati organlarin 1sinlanmasini Onleyecek sekilde secilen, tiimorii farkli
yonlerden hedefleyen ¢oklu 1sinlar kullanir (Kawrakow 2001). Her 1sinin yogunlugu,
miimkiin olan en 1yi doz dagilimim iiretmek ve tedavi hedeflerine ulagsmak i¢in optimize
edilmis karmasik bir uzaysal ve zamansal varyasyon modeline sahiptir. Isin yogunlugu,
tedavi planlama yazilimi tarafindan olusturulan yonlendirmeler izlenerek ¢ok yaprakli
kolimatorler (MLC) tarafindan modiile edilir. MLC tedavi sirasinda 1sin demetlerini
dinamik olarak bloke eder. Fotonlar hastaya ulasmadan once, gesitli modiilasyon ve
kolimasyon sistemleri tarafindan sagilmaya ugrar, bu da fotonlarin ve ikincil
parcaciklarin, ¢ogunlukla elektronlarin karmasik bir agisal, uzaysal ve enerji dagilimina
neden olur. Hastanin heterojen anatomisinden dolay1 radyasyon transportu esnasinda
radyasyon yumusak doku, akciger, kemik, hava bosluklari, vb. farkli malzemelere niifuz
eder. Problemin karmagikligina bakilmaksizin, Amerikan Tipta Fizikgiler Birligi
(American Association of Physicist in Medicine - AAPM) (Papanikolaou vd. 2004) hasta
doz hesaplama hatasinin %2'yi gegmemesini onerir. Hesaplama siiresi gereksinimleri de
oldukga katidir. Rutin tedavi planlamasinda hasta doz dagiliminin hesaplanmasi belli bir
stireden uzun stiremez. Bunun nedeni, optimal bir 3D doz dagilimina ulagmanin, her
yinelemede doz dagiliminmin yeniden hesaplandigi, etkilesimli olarak veya optimizasyon
yazilimi tarafindan gercgeklestirilen ¢oklu yinelemeler gerektirmesidir. Diger bir zorluk
ise hastalarin tedavi sirasinda tamamen hareketsiz hale getirilememesidir. Ornegin,
solunum hareketi nedeniyle akciger timorleri siirekli hareket eder. Timor hareket
araliginin 1 cm'yi agmasi olagandis1 degildir. Bu durumda doz dagiliminda ytiksek bir
dogruluk elde etmek icin, doz hesaplamalar1 solunum dongiisiiniin farkli asamalarinda
elde edilen hastanin anatomisinin 3D anlik goriintlisii icin ayrt ayr1 yapilmalidir.
Hesaplamalar daha sonra hastaya verilen toplam dozu hesaplamak i¢in birlestirilir. Bu
prosediir klinik uygulamada heniiz standart olmasa da, arastirma ortaminda oldukga

yaygindir (Babcock ve Sidhu 2010).

Hesaplanan dozun gerekli dogruluk diizeyi, Monte Carlo yonteminin kullanilmasiyla elde
edilebilir. Ayrica, saglam bir matematiksel temele sahip olan yontem oldukca
giivenilirdir. Hesaplamalar dogru yapilirsa biiyiik hatalar olas1 degildir. Ek olarak,

slireci basitlestirir ve sayisal sonug¢larin yorumlanmasi zor degildir. Son olarak, tibbi



radyasyon fizigi alaninda karsilasilan problemlerin Monte Carlo teknigi kullanilarak
¢oziilmesinde kaydedilen ilerleme, en azindan su anki 6l¢ekte, erisim saglayan kullanici
dostu bir yazilim gelistirmeden miimkiin degildir. Bunun i¢in giiniimiizde radyoterapi
alaninda birgok farkli Monte Carlo yazilimi mevcuttur. Medikal fizikte yaygin olarak

kullanilan Monte Carlo programlari sunlardir:

e EGS, “Electron-Gamma Shower” (Nelson vd. 1985).

e BEAM (Rogers vd. 1995), EGS igin tibbi hizlandiricilart modellemek i¢in 6zel
olarak tasarlanmus bir grafik kullanici araytiziidiir.

e GEANT, “Generation of Events And Tracks” (Allison vd. 2006).

e Geant4-DNA (Bernal vd. 2015), Radyasyon hasarint mikroskobik 0Olgekte
modellemek icin genel amaghh Geant4 ara¢ setinin c¢ok diisiik enerjilere
genisletilmis versiyonudur.

e MCNP, “Monte Carlo N-Particle” (Brown 2003).

e PENELOPE, “Penetration and Energy Loss of Positrons and Electrons” (Bar6 vd.
1995).

2.1.4 Monte Carlo yonteminin temelleri

Monte Carlo simiilasyonunun temel 6zelligi, rastgele sayilarin ve rastgele degiskenlerin
kullanilmasidir. Rastgele degisken, tekrarlanabilir bir slirecten kaynaklanan ve gergek
degerleri (gergeklesmeleri) kesin olarak tahmin edilemeyen bir miktardir. Gergek
diinyada, rastgelelik ya kontrolsiiz faktdrlerden (6rnegin sans oyunlarinda oldugu gibi) ya
da mikroskobik sistemlerin ve siire¢lerin (6rnegin niikleer pargalanma ve radyasyon
etkilesimleri) kuantum dogasindan kaynaklanir. Bilinen bir 6rnek olarak, bir kutuya iki
zar attigimizi varsayalim; iist yilizlerindeki noktalarin toplami, 2 ile 12 arasindaki
degerleri alabilen ayrik bir rastgele degiskendir. Zarlar arasindaki x mesafesi ise, sifir
(zarlar temas halinde iken) ile kutunun boyutlar tarafindan belirlenen maksimum deger
arasinda degisen stlirekli bir rastgele degiskendir. Bir bilgisayarda, rastgele sayilarin

sayisal doniistimleri araciligtyla rastgele degiskenler olusturulur.

X, Xmin < X <xmax araliginda degerler alan siirekli bir rastgele degisken olsun. Bir (a,b)

araliginda x elde etme olasiligin1 6lgmek i¢in, o araliga denk gelen x degerlerinin



sayisinin n/N orani olarak tanimlanan P {x|a < x <b} olasilig1 kullanilir. Burada N — o
limitinde {iretilen x degerlerinin toplam sayisidir. X; civarindaki dx uzunlugundaki

diferansiyel bir aralikta x elde etme olasilig1 su sekilde ifade edilebilir:
P{x|x1 < x < x1 + dx} = p(x1)dx (2.1)

Burada p(x), X’in olasilik dagilim fonksiyonudur. Negatif olasiliklarin bir anlami
olmadig1 ve elde edilen x degeri (Xmin,Xmax) araliginda bir yerde olmasi gerektiginden,
PDF kesin pozitif olmalidir ve 1’e normalize edilmelidir. Bu normalizasyon asagidaki

sekilde ifade edilir.

X

px) =0 ve fr:ixp(x)dx =1 (2.2)

X

Bu iki kosulu karsilayan herhangi bir "islev" bir PDF olarak yorumlanabilir. Monte Carlo

simiilasyonunda, tek tip dagilim siklikla kullanilir.
Umaxmin (%) = (1/(Xmax _ Xmin)) Xmin <X < Xmax 2.3)

Eger x yukarda belirtilen aralikta degilse Uxmaxxmin= 0 olur. Ikinci esitlik ile verilen tanim
asagidakiler gibi tekil dagilimlari da igerir: Bu tekil dagilimlar asagidaki 6zellik

tarafindan tanimlanan Dirac deltasidir (3(x — x0)).

f(x9), a<x0<Db

0, X <0 vexy>b 24)

fab f(x)8(x — xp)dx = {

Bu tanim x¢'da siirekli olan herhangi bir f(x) fonksiyonu i¢indir. f(x) fonksiyonu i¢in daha

dogru bir tanim sudur:

8(x— xo) = Al_{?o UXO—A,X0+A (€9) (2.5)



Bu ifade, Xo noktasinda ortalanmis diizgiin bir dagilimlar dizisinin sifir genislik sinirt
olarak delta dagilimim temsil eder. Bu nedenle, Dirac dagilimi tek degerli bir ayrik
rastgele degiskeni (yani bir sabit) tanimlar. X = X1, X2, kesikli degerlerini alan bir rastgele
degisken oldugu icin; x'in PDF'si nokta olasilik degerleri olan pl, p2, . . . degerlerini
alabilir.

p(x) = Xipid(x — x;) (2.6)
Boylece ayrik dagilimlar siirekli dagilimlarin belirli bi¢imleri olarak kabul edilebilir.

Stirekli bir rastgele degisken x verildiginde, x'in kiimiilatif dagilim fonksiyonu su sekilde

tanimlanir;

P(x) = fx" - P(x')dx’ 2.7)
Bu, P(Xmin)=0 ile P(Xmax)=1 arasinda degisen, x'in azalmayan bir fonksiyonudur. Denklem

2.5’de verilen bigimindeki ayr1 bir PDF durumunda, P(x) bir adim fonksiyonudur. Burada

(a,b) araliginda x'e sahip olma olasiliginmin P {xJa < x <b} olduguna dikkat edilmelidir:
P{xla < x < b} =P(b) —P(a) (2.8)
Burada p(x) = dP(x)/dx olarak ifade edilir. p(x)'in n'inci momenti su sekilde tanimlanir:

(x") = fxxl;‘:ix x"p(x)dx (2.9)

(x™) i momenti basit¢ce tanim geregi bire esit olan p(x)'in integralidir. Bununla birlikte,
daha yiiksek dereceli anlar var olabilir veya olmayabilir. Esit sirali momentleri olmayan

bir PDF 6rnegi, Lorentz veya Cauchy dagilimidir (Salvat vd. 2006).

P(x) = 1Y — 0 < X< (2.10)

T y2+x?
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[lk momenti ve diger tek sirali momentler, integrallerin "temel degeri" olarak

tanimlanirlarsa sonlu bir degere atanabilir.

(x), = a“lf,‘ofa x%y Y _dx=0 (2.11)

Bununla birlikte, ikinci ve daha yiiksek c¢ift dereceli momentler, tanimlanma bi¢imlerine
bakilmaksizin sonsuzdur. ilk moment, var oldugu zaman, rastgele degisken x'in ortalama

veya beklenen degeri olarak adlandirilir.
(x) = [xp(x)dx (2.12)
f(x) fonksiyonunun beklenen degeri benzer sekilde tanimlanir.
(f)) = [fIp()dx (213)
f(x) rasgele bir degisken oldugundan, kendi PDF'si n(f)'ye sahiptir, bu dyle ki belirli bir
df uzunluk araliginda f'ye sahip olma olasiligi, karsilik gelen aralikta veya araliklarda x'e
sahip olma olasiligina esittir. Boylece, f(x), x'in monoton artan bir fonksiyonu ise

(boylece x ve f degerleri arasinda bire bir uygunluk vardir), p(x) dx = =n(f) df ve bu
asagidaki sekilde ifade edilir.

() = p() (/4,07 (2.14)

Denklem (2.14) denklem (2.12) ve (2.13) tamimlar1 ile esdegerdir. Eger f(x) x ile monoton
artryorsa, bu 6nemsizdir: Boylece denklem (2.12)’den asagidaki ifade elde edilir.

(H = [fr®df = [fGIp(x)dx (2.15)

Bu ifade denklem (2.13) ile uyumludur. Beklenen deger dogrusaldir, yani
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(arfi () + axfr(x)) = ay(fy) + a(f,(x)) (2.16)

burada a: ve a rastgele gercek sabitlerdir. PDF p(x)'in birinci ve ikinci momentleri

mevcutsa, X [veya p(x)]'in varyansi su sekilde tanimlanir.

var(x) = ((x — (x)?) = [(x— x)*p(0dx = (x?) — (x)? (2.17)

Varyansin karekokii, ¢ = [var(x)]1/2, "standart sapma" (ve bazen "standart belirsizlik")
olarak adlandirilir; rastgele degiskenin (yani, PDF'nin genisliginin) dagiliminin bir
Olciisiinii verir. Dirac deltasi, sifir varyansa sahip tek PDF'dir. Benzer sekilde, bir f(x)

fonksiyonunun varyansi su sekilde tammlanir:

var{f(x)} = (f2(x)) — (f(x))? (2.18)

Boylece, bir f(x) = a sabiti i¢in (f) = a ve var = 0 olur.

2.1.5 m sayisinin tahmini

IIk olarak Buffon (1777) tarafindan istatistiksel yontemlerle deneysel bir sonucu
tartigmak icin Monte Carlo yontemi hakkinda yaymn yapildi. Burada © sayisimn Monte
Carlo yontemi ile nasil elde edildigini gostererek yontemin genel semasini bu 6rnekle
gdstermek miimkiindiir. Metodun Ingilizce olarak bildigimiz en eski tanim1 Hall (1873)

tarafindan yapilmistir.

Bir D mesafesi ile ayrilan paralel ¢izgiler diizlemsel bir yiizey iizerine ¢izilir. Burada
cizgilerin sayisinin ve uzunlugunun sonsuz oldugu diisliniilmiistiir. L uzunlugunda diiz
bir dogru pargasi diizlemsel yiizeye rasgele olarak yerlestirilir. Bu sematik olarak Sekil
2.1°de gosterilmistir. Bu parganin paralel bir dogruyu kesme olasilig1 p'dir ve bu deger

asagidaki denklem ile ifade edilir.
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Sekil 2. 1 n sayisinin tahmini (Haghighat 2020)

Ayni zamanda p degeri deneysel olarak tahmin edilebilir. Hall tarafindan agiklanan
deneyde, tizerine esit uzaklikta paralel ¢izgiler ¢izilen ahsap bir diizlemsel yiizeye ince
bir ¢elik tel atilmistir. Tel Noplam) kez firlatilmigsa ve paralel bir dogru Nkesisim)y kez

kesigmigse, bir denemede kesisme olasiliginin tahmini su sekilde ifade edilebilir.

_ Nkesisim
Pdeneysel = N (2-20)
toplam

Denklem (2.20) ile verilen ifade ile elde edilen p’nin ger¢ek degerini denklem (2.19)’da

yerine koyarsak, denklemin ¢6ziimii bize © sayinin yaklagik degerini verir.

=0, = L (2.21)

D.pdeneysel

Bu basit ornek, genel Monte Carlo semasinin tim Ogelerine sahiptir. Problemin
istatistiksel yorumu, ilgilenilen niceligin, p'nin bir fonksiyonu olarak ifade edilmesidir.
Gozlenen Nkesismey bir binom dagilimina sahiptir. Dolayisiyla, binom dagilimi p
parametresinin bir fonksiyonu olarak ifade edilir. Dagilim, {izerinde paralel cizgilerin

cizildigi diizlemsel bir yiizeye ince bir ¢elik tel atilarak ve telin bir ¢izgiyi kag kez kestigi

13



sayilarak deneysel olarak 6rneklenir. Ayrica Denklem (2.21) ile verilen ifade bir tahmin
tiretmek i¢in kullamlabilir. Ancak bu tahmin edicinin ciddi bir eksigi vardir. Ntoplam)
denemeden sonra, tel hicbir ¢izgiyi hi¢ kesmediyse, 0 zaman Nesisimy O olur. Bunun
gerceklesme olasiligl ne kadar kiiglik olursa olsun, sonu¢ tam olarak sifir degildir, sonlu
bir sayidir. Dogrular iyi ayrilmigsa D>> L kii¢iik bir say1 degildir. Bu, tahmin edicilerin
Monte Carlo algoritmasinin énemli bir pargast oldugunu ve olasi eksikliklerinin gdzden
kagirilmamasi gerektigini gosterir. Ornegimizde sorun, tahmininin tarafli olmasidir, yani
O:’nin tahmini degeri @ sayisinin gercek degerine esit degildir. Tahminin varyansi da

sonsuzdur, bu da belirsizliklerin analizini 6nemsiz hale getirir.

2.1.6 Uniform dagilimin 6rneklenmesi

Tek boyutlu uniform bir dagilimla baslanacak olursa. (0, 1) arali§1 i¢inde esit olarak
dagitilan rastgele bir say1 i¢in 6zel bir notasyon kullanilir. Deterministik bir algoritmaya
dayal1 bir bilgisayar programi olan bir sdzde rasgele say1 iireteci bu dagilimi iiretmek igin
kullanilabilir. Carpimsal bagdasik algoritma (Lehmer 1951), uniform olarak dagitilmig
sozde rasgele sayilar tiretmek i¢in en basit algoritmadir. Algoritma y1, y2, v3, ...yn 0lmak
iizere bir dizi rasgele sayi liretir. Algoritmanin ¢aligmasi i¢in a, m ve & olmak iizere {i¢
parametre gerekir. Her {i¢ parametre de pozitif tam sayilardir; a ¢carpan olarak adlandirilir,
m modiildiir ve & tohumdur. Parametreler, y1, y2, v3, ...yn dizisini rastgelelik i¢in
istatistiksel testleri karsilayacak sekilde segilir. Parametre se¢imini etkileyen diger bir
unsur, rastgele say1 iiretecinin ¢ok uzun bir siireye sahip olmasi gerektigidir. Bir tamsay1
degiskeninin araligi sonlu oldugundan, sonunda iirete¢ 6nceki durumlarindan birine doner
ve tam olarak ayn1 s6zde rasgele say1 dizisini tekrarlamaya baslar. Baska bir deyisle, sonlu
bir periyodu vardir. Ancak bu durum modern algoritmalar ile giderilmeye ¢alisilmistir.
Cogu algoritma, 0rnegin bir bilgisayarin saatini kullanarak rasgele bir § ¢ekirdegi
olusturma secenegi sunar. Alternatif olarak, kullanic1 tarafindan & ayarlanabilir. Ikinci
yontem, kullanicinin, yazilim testi i¢cin ¢ok uygun olan, tamamen ayni rastgele sira ile

hesaplamalar yapmasina izin verir.
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2.1.7 Rastgele say1 iiretimi — Mersenne Twister algoritmasi

Monte Carlo hesaplamasimin ilk bileseni, belirtilen PDF'lerle rastgele degiskenlerin
sayisal Orneklenmesidir. Rastgele sayilar iiretmenin iki ana yaklasimi vardir, S6zde
Rastgele Say1 Ureticileri (PRNG) ve Dogru Rastgele Say1 Ureticileri (TRNG). TRNG,
istatistiksel ve kriptografik uygulamalarda kullanim i¢in yavas olduklarindan, esas olarak
gercek rastgeleligin gerekli oldugu oyunlarda ve kumarda kullanilir. Bir sozde rasgele
say1 iireteci (PRNG), rasgele sayilarin 6zelliklerine yaklasan bir say1 dizisi olusturmak
icin kullanilan bir algoritmadir. Dizi, tamamen nispeten kiiclik bir baslangic degerleri
kiimesi tarafindan belirlendigi i¢in gercekten rastgele degildir (Sepehri vd. 2020). Bu
yiizden PRNG olarak adlandirilir. TRNG'ye kiyasla, PRNG'ler, rastgele goriinen bir say1
dizisi olusturmak icin bir tiir matematiksel formiil veya 6nceden hesaplanmis tablolar
kullanan algoritmalardir. Uretilen say1 dizisi gergekten rastgele degildir. Tamamen tohum
durumu adi verilen keyfi bir baglangi¢ durumu tarafindan belirlenir. Bir PRNG'nin dahili
durumu n bit igeriyorsa, periyodu 2n sonuc¢tan uzun olamaz. PRNG'ler verimli,
deterministik ve periyodiktir, bu da simiilasyon ve modelleme gibi ¢ok sayida sayimin
gerekli oldugu ve aym dizinin kolayca tekrar oynatilabilmesinin yararli oldugu
uygulamalar i¢in uygundur. Bir PRNG'nin 1yi bir PRNG olarak kabul edilmesi igin
tekdiizelik, bagimsizlik, uzun siire, uygun baslatma, ongoériilemezlik, verimlilik ve
taginabilirlik gibi baz1 gereksinimleri olmalidir. Bir PRNG'nin rastgelelik kalitesi, sert
testler ad1 verilen bir dizi istatistiksel testlere tabi tutularak oSlgiilir. Her kriptografik
olarak giivenli PRNG, sonraki bit testi ve durum uzlagsma uzantilar1 olmak iizere iki temel

gereksinimi karsilamalidir (Harrison 2010).

Sozde rasgele sayilar, simiilasyonlar i¢in 6rnegin, Monte Carlo yontemini kullanan
fiziksel sistemlerde ve kriptografi uygulamasinda olduk¢a dnemlidir. Cogu sozde rastgele
say1 Uretegleri, gesitli testlerden herhangi biri tarafindan esit olarak dagitilan diziler tiretir.
Bu algoritmalarin ortak yonleri dogrusal eslenik iiretegler olmalaridir. Gecikmeli
Fibonacci tiretegleri, dogrusal geri besleme kaydirmali yazmaglar ve genellestirilmis geri
besleme kaydirmali yazmaglar bu siniflara 6rnek gosterilebilir. Genel olarak, rastgele
ornekleme algoritmalari, (0,1) araliginda diizgiin dagilmis rastgele sayilarin (&)

kullanimina dayanir. Bu rastgele sayilar kolayca bilgisayarda iiretilebilir. S6zde rastgele
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algoritmalarin son Ornekleri arasinda Blum Blum Shub, Fortuna ve MersenneTwister
bulunmaktadir. Mersenne Twister algoritmasi son donemlerde rastgele say1 iiretiminde

siklikla kullamlan algoritmadir.

Mersenne Twister 1997 yilinda Makoto Matsumoto ve Takuji Nishimur tarafindan
gelistirilmistir (Bonato vd. 2013). Eski PRNG'lerde bulunan kusurlarin ¢ogunu diizeltmek
icin Ozel olarak tasarlanmistir. Mersenne asal olarak se¢ilen uzun bir periyot uzunluguna
sahip ¢ok yiiksek kaliteli sozde rasgele sayilarin hizli bir sekilde tiretilmesini, yiiksek
boyutlu esit dagilimi, hiz ve giivenilirligi saglar. Daha sonra, kriptografik kullanimlar i¢in
daha iyi hiz ve giivenlik i¢in MT'nin birgok farkli ¢esidi tanitilmistir. Mersenne twister
rastgele sayilarin 21%%7-1 yineleme (>43x106000) gibi devasa bir periyodu vardir, 623
boyutta (en fazla) esit olarak dagitildigi kanitlanmistir (32 bit degerler i¢in) ve istatistiksel
olarak makul diger olusturuculardan daha hizli olusturulabilir. Bu 6zellikleri, Mersenne
twister' istatistiksel simiilasyonlarda ve {iretken modellemede giderek daha fazla tercih

edilen rastgele say1 tireteci haline getirmistir ( Tian ve Benkrid 2009, Noel 2016).

2.1.8 Ters doniisiim yontemi

p(x)'in kiimiilatif dagilim fonksiyonu (Denklem 2.7), x'in azalan olmayan bir
fonksiyonudur ve bu nedenle ters bir P71(&) fonksiyonuna sahiptir. & = P(x) doniisiimii,
(0,1) araliginda degerler alan yeni bir rastgele degisken tammlar ve bu Sekil 2.2°de
gosterilmistir. x ve § degerleri arasindaki uygunluk nedeniyle, &, pe(&) ve X, p(x)'in PDF'si
Pe(§)dE = p(x) dx ile iliskilidir. Buna gore asagidaki esitlik yazilabilir.

Pe® = p() (2) = p0o (L) " =1 (2.22)

yani, & (0,1) araliginda diizgiin olarak dagilir. Simdi, eger & rasgele bir say1ysa, x= P~}(&)

ile tanmimlanan x degiskeni, PDF p(x) ile (xmin, xmax) araliginda rasgele dagitilir.

16



Bu, (0,1) araliginda esit olarak dagilmis bir rasgele say1 iireteci kullanilarak x'in rasgele
degerlerinin tiretilmesi i¢in pratik bir yontem saglar. x'in rastgeleligi su sekilde ifade

edilir.

g =[ P&)dx (2.23)

1.0 F

0.8
0.6 -
04

02

0.0L

Sekil 2. 2 Ters doniisiim yontemini kullanarak bir p(x) dagilimindan rastgele 6rnekleme
(Salvat vd. 2006)

Bu ifade, x degiskeninin 6rneklem denklemi olarak tanimlanmir. Rastgele 6rnekleme igin
bu prosediire, ters déniigiim yontemi denir; 6zellikle basit analitik ifadelerle verilen p(x)
PDF'leri i¢in yeterlidir, 6yle ki 6rnekleme denklemi (Denklem 2.23) analitik olarak
coziilebilir. Ters doniisim ydntemi, sayisal bi¢imde verilen veya analitik olarak
orneklenemeyecek kadar karmagsik olan p(x) siirekli dagilimlarindan rastgele 6rnekleme
icin de verimli bir sekilde kullanilabilir. Bu yontemi uygulamak icin, kiimiilatif dagilim
fonksiyonu P(x) belirli bir dilimin xi noktalarinda degerlendirilmelidir. Ornekleme
denklemi P(x) = & daha sonra ters interpolasyonla, yani, & = P(xj) (§'nin bagimsiz
degisken olarak kabul edildigi) tablosunda (&j,Xi) interpolasyon yapilarak ¢oziilebilir
(' Salvat vd. 2006, Liang vd. 2020).
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2.1.9 Reddetme ilkesi

Rastgele orneklem ig¢in ters doniisiim yontemi, tek degerli bir fonksiyon olarak ifade
edilen x ve & degerleri arasinda bire bir 6rtiismeye dayanir. Von Neumann'a gore, belirli
bir dagilimdan [p(x)'den farkli] bir rastgele degiskeni drneklemek ve kullanim igin kabul
edilip edilmeyecegini belirlemek icin rastgele bir teste tabi tutmaktan olusan bagka bir tiir
ornekleme yontemi vardir. Buna reddetme yontemi denir ve bu yontemler ¢ok genel
tekniklerle herhangi bir PDF'den 6rnekleme yapilmasini saglar. Reddetme algoritmalari,

Sekil-3’de gosterildigi gibi basit grafik argiimanlarla anlasilabilir (Horowitz vd. 1975).

A A
’\;\:\:\
\/\/:/:/:/:/
A A A A
b

A

—————— —

AT

;;;;;

i

Sekil 2. 3 Bir reddetme yontemi kullanilarak bir p(x) dagilimindan rastgele 6rnekleme
(Salvat vd. 2006)

Ters doniisiim yontemi veya diger herhangi bir mevcut 6rnekleme yontemi araciligiyla,
bir PDF n(x)'den rastgele x degerlerinin iiretildigini diisiinelim. Orneklenen her x degeri
icin (0, Cn(x)) araliginda diizgiin bir sekilde dagilmis rastgele bir y degeri drneklenebilir.
Burada C pozitif bir sabittir. Goriildiigii gibi, bu sekilde olusturulan (x, y) noktalari, x
ekseni (y = 0) ve y = Cn(x) egrisi ile sinirlanan diizlemin A bolgesinde diizgiin bir sekilde
dagilmistir. Tersine, eger (bir sekilde) A'da diizglin dagilmis rastgele noktalar (x, y)
iretirsek, bunlarin x koordinatlar1 m(x)'e gore (C'nin degerinden bagimsiz olarak)

dagitilmig bir rastgele degiskendir. Simdi, n(x) dagiliminin, baz1 C > 0 i¢in Cn(x) > p(x)
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olacak sekilde oldugunu ve yukarida aciklandig1 gibi A bolgesinde esit olarak dagilmis
rastgele noktalar (X, y) trettigimizi diisiinelim. y > p(x) olan noktalar1 reddedersek, kabul
edilenler (y < p(x) ile) x ekseni ile y = p(x) egrisi arasindaki bolgede diizgiin bir sekilde
dagilir ve dolayisiyla p(x) degerleri x koordinatina gore dagitilir. Bu nedenle, p(x) igin

PDF su sekilde ifade edilerek bir reddetme yontemi ile belirlenebilir.

p(x) = Ct(x)r(x) (2.24)

n(x) kolayca orneklenebilen bir PDF oldugunda, 6rnegin, ters doniisiim yontemiyle, C
pozitif bir sabittir ve r(x) islevi 0 < r(x) < 1 kosullarim karsilar. p(x)'ten 6rnekleme igin
reddetme algoritmasi asagidaki gibi ilerler:

(1) m(x)'den rastgele bir x degeri iiretin.

(i1) Rastgele bir say1 iiretin &.
(ii1) & > r(x) ise, adim (i)'ye gidin.
(iv) Degil ise x'1 kaydedin.

Yukarida verilen geometrik argiimanlardan, algoritmanin p(x)'e gore dagitilmis x
degerleri verdigi agiktir. Adim (i) m(x) dx olasilikla (x, x + dx) aralifinda x degerleri
iiretir, bu degerler r(x) = p(x)/ [Cn(x)] olasilikla kabul edilir ve bu nedenle (bir
normalizasyon sabiti diginda) (x, x + dx)'de bir deger verme olasilig1 gerektigi gibi p(x)
dx'e esittir (Salvat vd. 1996).

2.2 X-Ismlar

X-1g1nlar1, 1895 yilinda Wilhelm Konrad Rontgen tarafindan bir gaz desarj tiipiinde katot
1isinlart (elektron akisi) incelenirken kesfedildi. Rontgen elektronlarin hedef malzeme ile
etkilesimi sonucunda bir bagka radyasyon tiiriiniin olusabilecegini ve bunu tiipiin disinda
tespit edilebilecegini gosterdi. Yeni kesfedilen bu radyasyon tiirii opak maddelere niifuz
edebilme, floresan liretebilme 6zelligine sahipti. Yeni kesfedilen bu radyasyon tiiriiniin

dogasini heniiz anlamadig1 i¢in Rontgen bu radyasyon tiiriinii x-151n1 olarak adlandirdi.
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X-1ginlarimin kesfedilmesi ile birlikte ve radyoterapinin baslangicindan hemen sonra x-
1511 dretim teknolojisinin gelistirilmesi hedeflenmistir. Radyoterapinin ilk 50 yilinda
teknolojik ilerleme oldukca yavasti ve radyoterapi esas olarak x-1smi1 liretimi X-1§1n1
tiipleri, van de Graff jeneratorleri vasitasiyla tretiliyordu. Giinlimiizde ise teknolojinin
gelismesi sayesinde daha yiiksek enerjili foton ve elektronlar iiretildigi i¢in radyoterapi

daha farkl1 bir boyut kazanmais oldu.

2.2.1 X-151m iiretimi

Geleneksel bir rontgen tiipii bir ucunda katot (negatif elektrot) ve diger ucunda anotun
(pozitif elektrot) bulundugu cam bir hazneden olusur. Cam hazne igerisindeki hava
bosaltilmistir ve cam haznenin igerisinde katot isitildiginda termiyonik emisyon ile
elektron yayan ince bir tungsten flaman bulunur. Anot ise sonunda kiigiik bir tungsten
pargasi yerlestirilmig bir bakir ¢ubuktan olusur. Geleneksel rontgen tiipti Sekil 2.4’te
sematik olarak gosterilmistir. Anot ve katot arasina yliksek voltaj uygulandiginda; katot
filamandan yayilan elektronlar anoda dogru hizlandirilir ve hedefe yiiksek bir hizla
carptirtlir.  X-1isinlar1  tungsten c¢ekirdegin neden oldugu ¢ekici kuvvetin etkisiyle
elektronun hizlanmasindan dolay1 elektromanyetik radyasyon yayinlanmasi sonucu
olusur. X-15m1 tiipiinde hizlandirilan elektronlarin  enerjisinin = %99’unu  ortam
elektronlartyla carpisarak kaybederek 1siya doniisiirken, %1°lik kismi1 sadece x-1s1nlarim

olusturur (Khan ve Gibbons 2014).

Anot Yiiksek Voltaj Katot Kab1

— Bl
bt [ e A
;

3 s “d ( _’
/ = / Katot
Bakir / § \ Filaman

Anot Berilyum
Pencere

» Filaman Akim

Cam

Y v 7 pencere
X-rays

Sekil 2. 4 Geleneksel rontgen tiipii sematik gosterimi (Khan ve Gibbons 2014).
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2.2.2 Bremsstrahlung x-isinlari

Bremsstrahlung x-isinlar1 gelen elektron ve hedef materyalin ¢ekirdegi arasinda olusan
Coulomb etkilesimleri sonucunda meydana gelir. Hizlandirilmis elektronlar hedef
materyalin yakininda hedef materyalin atom cekirdekleri tarafindan coulomb kuvvetine
maruz kalirlar ve yavaglarlar. Boylece gelen elektron kinetik enerjisinin bir kisminm
bremsstrahlung seklinde kaybeder. Bu yavaslama sonucunda elektronlarin kinetik
enerjisindeki kayip sonucunda x-i1sin1 olusur. Bu ismlara bremsstrahlung (frenleme)
x-1sin1 denir. Belirli bir x-151m1 hedefinde {iretilen bremsstrahlung spektrumu gelen
elektronun kinetik enerjisine, hedef materyalin kalinligina ve atom numarasina (Z)
baglidir. Ayn1 zamanda x-1s1nin verimi tiip voltajina (V) da baghdir. Verimlilik; x-
isinlarinin ¢ikis enerjisinin elektronlar tarafindan depolanan giris enerjisine orani olarak

tanimlanir ( Kramers 1923, Khan ve Gibbons 2014).

Verimlilik = 9 x 10710 ZV (2.25)

Bremsstrahlung x-1s1n1 olusumunun sematik gosterimi Sekil 2.5’te gosterilmistir.

@ @I

. Cekirdek
hu

(0]

Sekil 2. 5 Bremsstrahlung x-1s1n1 olusumu (Khan ve Gibbons 2014).
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2.2.3 Karakteristik x-1smlari

Hedef materyale Eq kinetik enerjisi ile ¢arpan elektronlar hedef malzemenin K, L, veya
M elektronu gibi yoriinge elektronlarini kopartarak hedefin atomlarini iyonize edebilir.
Orijinal elektron carpismadan sonra Eo - AE enerjisine sahip olur. AE enerjisi baglanma
enerjisi ve yoriinge elektrona aktarilan enerjidir. Bu enerjinin bir kismi baglanma
enerjisini yenmek ic¢in kullanilirken geri kalan enerji tamamen yoriinge elektronuna
aktarilir. Yorlingeden ayrilan elektron geride bir bosluk birakir. Atom kararsiz halde
bulunamayacagindan bu bosluk bir iist yoriingedeki elektronlar tarafindan doldurulur.
Atomun yoriingeleri arasinda gerceklesen elektron gecisleri esnasinda elektronun bir
onceki ve sonraki yoriingeleri arasindaki baglanma enerjisinin farkina esit enerjide bir x-
1511 yayinlamr. Bu yayinlanan x-1sinlarina karakteristik x-1sinlar1 denir. Karakteristik x-
isinlarinin olusumunun gosterimi Sekil 2.6’da gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014).
Bremsstrahlung x-1sinlarindan farkh olarak, karakteristik x-1s1nlar1 kesikli enerji degerine
sahiptirler. Ornegin, L kabugundan K kabuguna bir elektron gegisi s6z konusu oldugu
zaman yayilan foton hv = Ex - EL enerjisine sahip olacaktir. Burada Ek ve E sirasiyla K

ve L kabugunun baglanma enerjisidir (Hendee 1970).

Koparilan Elektron

AE - Ex

Karakteristik X-1gm1

Orijinal
elektron

Eo

Carpigmadan
sonra orijinal
elektron

Eo - AE

Sekil 2. 6 Karakteristik x-1sinlar1 (Khan ve Gibbons 2014).
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2.3 lIyonlastiric1 Radyasyon

Bir x-151m1 veya y-is1m bir ortamdan gegtiginde, madde ile foton arasindaki etkilesim
enerjinin transfer edilmesi yoluyla gergeklesebilir. Enerji transferi s6z konusu oldugunda
ortamin atomlarindan elektron kopartilir. Bu yiiksek hizli elektronlar ortamin atomlarina
uyarma veya iyonizasyon yoluyla enerji aktarirlar. Cogu zaman transfer edilen enerji 1stya
doniisiir. Iyonizasyon nétr bir atomun atom foton etkilesimi sonucunda pozitif veya
negatif yiik kazandig1 siirectir. Iyonlastirici radyasyon ortamdan gecerken ortamin
atomlarindan elektronlar1 siywrabilir. Eger ortamin atomundan elektron kopartilmissa
atom pozitif iyon haline gelir. Baz1 durumlarda kopartilan elektron daha sonra negatif
iyon olusturmak i¢in ndtr bir atomla birlesebilir. Pozitif yiiklii ve negatif yiiklii bir iyona
iyon ¢ifti denir. Elektronlar, protonlar ve a pargaciklart gibi yliklii parcaciklar atomu
dogrudan iyonlastiric1 radyasyon olustururlar, ¢linkii yeterli kinetik enerjiye sahip bu
pargaciklar atomla c¢arpigsmalari halinde atoma enerjiklerini aktararak radyasyonun
olusumuna neden olurlar. Ote yandan, gelen pargacigin enerjisi atomdan bir elektron
koparmak i¢in yeterli olmadigi durumlarda bu enerji atomun elektronlarini bir enerji
seviyesinden diger enerji seviyesine yiikseltmek icin kullanilir. Bu durumda atom
uyarilmis olur ve iyonlastirici radyasyon olusumu gozlemlenmez. Diger taraftan,
notronlar ve fotonlar gibi yiiksiiz pargaciklar atomun dolayli olarak iyonlagsmasina neden
olurlar. Iyonlastirici fotonlar yiiksek hizli elektronlar iiretmek i¢in bir malzemenin veya
sogurucu ortamin atomlari ile etkilesime girerek atomun iyonlagsmasina neden olurlar

(Podgorsak 2006).

2.3.1 Foton giriciligi

Hedef bir atomla etkilesme olasilig1 hedefe yonlendirilen pargacigin yiikiine ve kiitlesine
baglidir. Diger taraftan hedefin yiikii ve kiitlesi de bu etkilesme olasiligini etkileyen diger
faktorlerdir. Bu etkilesmelerin tiimii i¢in bu olaylarin meydana gelme olasiliginin dl¢iisii
olarak etkilesme tesir kesiti tanimlanir. Bir hedeften yayilan x-151m1 veya bir radyoaktif
kaynaktan yayinlanan bir y-1s51m1 ¢esitli enerjilere sahip ¢ok sayida fotondan olusur

(Tonnessen ve Pounds 2011). Belli bir kalinliktaki malzemeden gegen fotonlarin
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akisindaki azalma miktar1 hedef malzemede meydana gelen etkilesme oraninin bir

Ol¢iistidiir. Buna gore foton akisi (¢) asagidaki denklem ile ifade edilir.

0= (2.26)

Burada N foton sayisini, X ise hedef malzemenin kesit kalinligin1 ifade eder. Fotonlarin
ak1 yogunlugu () ise birim zamandaki foton akisi olarak tanimlanir (Khan ve Gibbons
2014).

_ do
0= (2.27)

2.3.2 Azahm Kkatsayisi

Dar bir monoenerjik foton demeti belli bir kalinliktaki hedef malzemeye
yonlendirildiginde ve kaynaktan belli bir mesafe uzakliga yerlestirilen dedektor
tarafindan hedef malzemeyi gecen fotonlar 6l¢iildiigiinde foton sayisinda belli bir miktar
azalma oldugu gozlemlenir. Ayn1 zamanda sogurucu ortam tarafindan sagilan fotonlarin
da oldugu gozlemlenir. Dolayisiyla bir foton demeti hedef malzemeye yonlendirildigi
zaman fotonlar hedef malzeme tarafindan tamamen sogrulabilir, sagilabilir veya hic
etkilesim yapmadan hedef malzemeyi gegebilirler. Gelen bir foton demetinin akisindaki
azalimin dlgiilmesi Sekil 2.7°de gosterilmistir (Arasoglu vd. 2013). Bu kosullar altinda,
foton sayisindaki (dN) azalma miktari, gelen foton sayis1 (N) ve sogurucu malzemenin

kalinlig1 (dx) ile orantilidir. Bu azalma matematiksel olarak su sekilde ifade edilir.

dN o Ndx (2.28)

dN = —uNdx (2.29)
Denklemdeki ., azalim katsayisi olarak adlandirilan orant1 sabitidir. Eksi isareti sogurucu

kalinhig1 arttik¢a foton sayisindaki azalimi ifade eder. Bu ifade fotonlarin siddeti

cinsinden de yazilabilir.
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dl = —uldx (2.30)

dI
T= —udx (2.31)
Sagilan
.-~ Foton
..: ) -
- - >
Gelen = - I
Foton - < >
Akis1 -1 b > @
- \\ " \l\
. ] ™, 4 Gegen Foton
. Akisi
4
Kolimator

Sekil 2. 7 Belli bir kalinliktaki hedefi gectikten sonra foton akisinda azalma
(Khan ve Gibbons 2014).

Eger x kalinlig1 bir uzunluk olarak ifade edilirse p lineer azalim katsayis1 olarak
adlandirilir ve birimi cm™¥’dir. Bu denklemin integrali alinarak c¢oziiliirse foton

siddetindeki azalma asagidaki gibi ifade edilir.

I(x) = [je ™™ (2.32)

Denklemde I(x); lo siddeti ile belli bir kalinliktaki hedef malzemeye gelen fotonlarin
siddetindeki azalmayi ifade eder. Genel olarak, azalim katsayis1 gelen fotonun enerjisine
ve hedef malzemenin dogasina baghdir. Herhangi bir x kalinligindaki malzemenin foton
siddetinde meydana getirdigi azalma miktar1 malzemenin yogunluguna baghdir. Béylece
lineer azalim katsayisini malzemenin yogunluguna boliiniirse (u/p) azalim katsayisi
yogunluktan bagimsiz hale gelir ve wp ifadesi kiitle azalim katsayisi olarak adlandirilir.

Foton siddetindeki azalma malzemenin dogasina bagli oldugu icin bu ifade lineer azalim
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katsayisindan daha temel bir katsayr olup malzemenin yogunlugundan ziyade
malzemenin atomik bilesenini icerir. Eger p g/cm® cinsinden ifade edilirse o zaman kiitle
azalim katsay1sinin birimi cm?/g olacaktir. Cm veya g/cm? birimlerine ilave olarak, hedef
malzemenin kalmlig1 elektron/cm? (elektronik azalim katsayist = et) veya atom/cm?

(atomik azalim katsayis1 = ap) olarak da ifade edilebilir.

w, = 2.2 cm?/elektron (2.33)
P No

Uy = E Nio cm?/atom (2.34)

Denklemde Z hedef malzemenin atom numarasini, No ise gram basina elektron sayisini

ifade eder. Buna gore No asagidaki gibi ifade edilir.

Na avagadro sayisi ve Ay ise atomik agirliktir. Zayiflama katsayis1 birim kalinlik basina
hedef malzemeyi gecen fotonlarin oranini temsil eder. I(x) siddeti malzeme ile etkilesime

girmeyen fotonlarin siddetidir (Hendee 1970, Khan ve Gibbons 2014).

2.3.3 Yari deger kalinhg1 (Half Value Layer, HVL)

Yar deger kalinligi (HVL) fotonun siddetini yariya diisiirmek i¢in gerekli olan kalinlik

olarak tanimlanir. Buna goére HVL;
= =1/2 (2.36)
0

Anlamina gelir. Boylece yar1 deger kalinlig1 denklem 2.36°nin ¢oziimiinden su sekilde
ifade edilir.

In2 . 0.693

HVL = 2%~ 222 (2.37)

8
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Daha 6ncede belirtildigi gibi eksponansiyel azalma sadece monoenerjik foton demeti i¢in
uygundur. Bununla birlikte, bir x-1s1n1 jeneratorii tarafindan tiretilen bir x-151m1 demeti
farkli enerjilerde fotonlar igerir. Bu foton demeti i¢in azalma artik eksponansiyel olmaz.
Genel olarak, heterojen bir demet i¢in ilk HVL, sonraki HVL degerlerinden daha azdir.
Filtre kalinhig1 arttikea, iletilen 1s1nin ortalama enerjisi artar veya 1sin giderek daha sert
bir hale gelir. Boylece, polienerjik bir x-151n1 demetinde filtrasyon artirilarak 1gimin hedef

malzeme i¢ine giriciligi artirilabilir (Turner 2005).

2.3.4 Enerji transfer katsayisi

Etkilesime giren fotonlar enerjilerinin bir kismini ve/veya tamamini1 hedef malzemenin
elektronlarina kinetik enerji olarak aktarir. Elektrona fotonun enerjisinin bir kismi
aktarilmis ise foton baslangigtaki enerjisinden daha diisiik bir enerji ile sagilir. Sagilan
foton, elektronlarla kismi veya tam bir enerji transferi ile tekrar etkilesime girebilir.
Boylece bir foton enerjisinin elektronlarin kinetik enerjisine doniistiiriildiigli bir veya
birden fazla etkilesime girebilir. Bir hedef malzemenin i¢inden gegen bir foton demeti
icin, hedef malzemenin birim kalinlig1 basina yiiklii par¢aciklarin kinetik enerjisi olarak
aktarilan foton enerjisinin kesri enerji transfer katsayisi (uy) olarak ifade edilir ve

asagidaki esitlik ile hesaplanir.

e = 7 M (2.38)

Denklemde Et ortama transfer edilen ortalama kinetik enerjiyi ifade eder (Nilsson ve
Brahme 2014).

2.3.5 Enerji sogurma katsayisi

Fotonlar tarafindan enerji aktarilan elektronlarin ¢ogu, malzemenin atomik elektronlar
ile esnek olmayan carpismalarla enerjilerini kaybederler (iyonizasyon ve uyarma). Bazi
durumlarda ise malzemenin atom numarasina bagli olarak elektronlar ¢ekirdekle
etkileserek bremsstrahlung etkilesimi ile enerjilerini kaybederler. Hedef hacimden x-151n1

olarak yayinlanan bremsstrahlung enerjisi lokal olarak sogrulan enerjiye dahil edilmez.
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Enerji sogurma katsayisi, enerji transfer katsayisi ile (1-g) ile carpilmasiyla elde edilir.
Burada g malzeme igerisinde ikincil yiiklii pargaciklarin enerjisinin bremsstrahlung

enerjine doniisiim kesridir.

Hen = Her(1—8) (2.39)

Yumusak doku veya diisik Z’li malzemeler i¢in etkilesimlerin ¢ogu icin enerjinin
neredeyse tamami iyonlasma ile kaybolur ve bremsstrahlung kesri ihmal edilebilir. Bu
kosullar altinda pen = pr olarak alinabilir. Ancak bu katsayilar yiiksek atom numarali
malzemelerde ve ikincil pargaciklarin kinetik enerjilerinin yiiksek oldugu durumlarda
farklidir. Enerji sogurma katsayisi radyoterapi i¢cin dnemli bir biiyiikliiktiir ¢linkii dokuda
sogrulan enerjinin degerlendirilmesi ve radyasyonun biyolojik etkilerinin analiz edilmesi

bu niceligin bilinmesine baghdir (Khan ve Gibbons 2014).

2.4 Atom — Foton Etkilesimleri

Bir sogurucu malzeme tarafindan bir foton demetinin siddetinin azalmasi atom foton
etkilesim mekanizmalarina baghidir. Bu etkilesim mekanizmalar1 koherent sagilma
(Rayleigh sagilmasi), fotoelektrik olay, Compton sa¢ilmasi ve ¢ift olusumudur. Bu
stireglerin her biri gelen fotonun enerjisine ve ortamin azalim katsayisma baglidir.
Toplam azalim katsayist bu etkilesimler i¢in gecerli olan azalim katsayilarinin toplami

olarak ifade edilir.

B _ Oray + Ofoto + Ocomp + Sgift (2 40)

p p p p p

Denklemde 0r4y, Ofotor Ocomps Ocife Swrastyla Rayleigh sagilmasi, fotoelektrik olay,

Compton sagilmasi ve ¢ift olusumu i¢in azalim katsayilarini ifade etmektedir (Tannoudji
vd. 1992).
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2.4.1 Koherent sacilma (Rayleigh sacilmasi)

Rayleigh sagilmasinda gelen foton enerjisini atomun son ydriingesindeki elektrona
aktararak elektronun titresimine neden olur. Bu titresim gelen fotonun enerjisine baghdir.
Elektron gelen fotonun dalga boyuna esit bir dalga boyunda elektromanyetik dalga
yaymlanmasina neden olur. Rayleigh sacilmasinda ortama herhangi bir enerji aktarimi
s6z konusu olmadigr icin gelen foton enerjisini kaybetmeden farkli bir agida yon
degistirir. Rayleigh sagilmasi diisiik enerjili fotonlar ile yiiksek atom numarali hedef
malzemeler arasinda gerceklesir. Radyoterapide yiiksek enerjili fotonlar s6z konusu
oldugundan Rayleigh sa¢ilmas1 radyoterapide ihmal edilir. Rayleigh sa¢ilmasinin sematik
gosterimi Sekil 2.8’de gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014).

A
A
mmmmmmmm P

/'\
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@ )

\./
\./
Atom

Sekil 2. 8 Rayleigh sagilmasi (Khan ve Gibbons 2014).
2.4.2 Fotoelektrik olay

Fotoelektrik olay fotonun atom tarafindan sogruldugu ve sonug¢ olarak atomun yoriinge
elektronlarindan birinin kopartildig1 bir siiregtir. Bu siirecte fotonun tiim enerjisi (hv)
atomun elektronlarina aktarilir. Kopartilan elektron fotoelektron olarak adlandirilir ve

fotoelektronun kinetik enerjisi asagidaki esitlik ile ifade edilir.

Efotoelektron = hv — E:baglanma (2.41)

Bu etkilesimde foton atomun K,L.M veya N kabugundaki eclektronlar ile etkilesir.
Elektron atomdan kopartildiktan sonra elektronun kopartildig1 kabukta bir bosluk olusur
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ve bdylece atom uyarilmis olur. Atom kararsiz halde kalamaz ve olusan bosluk bir dig
yoriinge elektronu tarafindan doldurulur. Bu esnada atomdan bir x-151n1 yaymlanarak
atom kararl hale gelir. Yaymlanan bu x-151m1 atomdan disar ¢ikabilir veya atomun diger
yoriingelerinde bulunan elektronlardan birini kopartarak baska bir elektron firlatilmasina
neden olur. Bu elektronlara Oje (Auger) elektronlar1 denir. Aym sekilde bu elektronun
yarattig1 bosluk yine dis yoriingedeki elektron tarafindan doldurulur ve bu esnada yine
karakteristik bir X-isim yaymlanir. Ancak bu karakteristik x-1gin1 ilk yayinlanan x-
isinindan daha diisiik bir enerjiye sahiptir. Fotoelektrik olayin sematik gdsterimi Sekil
2.9°da gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014). Yumusak dokularin K-kabugunun
baglanma enerjisi oldukca diisiiktiir (~0,5 keV), biyolojik materyallerde iiretilen
karakteristik x-1sinlarinin enerjisi ¢ok diisiiktiir. Bu nedenle bu x-1sinlarinin lokal olarak
sogruldugu kabul edilir. Daha yiliksek atom numarasina sahip malzemeler igin
fotoelektrik olay sonucunda olusan karakteristik x-1sinlarinin enerjisi daha yiiksektir.
Fotoelektrik olayin meydana gelme olasilig1 gelen fotonun enerjisine baglidir. Buna gore

farkli malzemeler i¢in fotoelektrik olayin azalim katsayisi i¢in asagidaki ifade gegerlidir.

E x 73 (2.42)

Bu iligki tanisal radyolojide bir¢ok uygulamanin temelini olugturur. Kemik, kas ve yag
dokusu gibi farkli atom numarasina sahip dokularda x-151n1 sogrulma derecesi farklidir.
Tanisal radyoloji enerji araliginda fotoelektrik olayin gergeklesme olasiligi baskindir

(Gazda ve Coia 2001).

Karakteristik x-131m1 ~ Auger
A elektronlari

hv

Gelen
fotonun
enerjisi

Fotoelektron

Sekil 2. 9 Fotoelektrik olayin sematik gosterimi (Khan ve Gibbons 2014).
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2.4.3 Compton sacilmasi

Compton sac¢ilmasinda gelen fotonun enerjisi atomun ¢ekirdeginin en dis yoriingesindeki
elektronlardan biriyle etkilesir. D1s yoriingedeki elektronlarin baglanma enerjisi gelen
fotonun enerjisine kiyasla oldukca diistiktiir. Boylece gelen fotonun enerjisinin bir kismi
bu elektronu koparmak icin aktarilir ve enerjisi azalan foton ¢ acisiyla sacilarak farkl
yonde yoluna devam eder. Enerji ve momentumun korunumu yasalarina gore elektronun

enerjisi agagidaki denklem ile ifade edilir.

a(1—cosQ)

E = hv, 1+ o(1—cos®) (2.43)
_ hyg
o= e (2.44)

Denklemde hvo gelen fotonun enerjisidir. Buna gore sagilan fotonun enerjisi asagidaki

esitlik ile ifade edilir.

1
V ——
01+ a(1—cos®)

hy' = (2.45)

Compton sagilmasinin sematik gosterimi Sekil 2.10’da gosterilmistir (Khan ve Gibbons
2014).

Compton elektronu

Serbest elektron

7]
hvo (gelen foton) j

<)

///°\\\

<.> e e hv'(sacilan foton)

\\\/
N

Sekil 2. 10 Compton sagilmasinin sematik gosterimi (Khan ve Gibbons 2014).
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Daha oncede belirtildigi gibi Compton sacilmasi bir foton ile atomun serbest elektronu
arasinda gergeklesen bir etkilesimdir. Bu nedenle gelen fotonun enerjisi elektronun
baglanma enerjisinden biiylik olmalidir. Bu olay fotoelektrik olayin tam tersidir. Gelen
fotonun enerjisi arttik¢a fotoelektrik olma olasiligi azalir Compton sagilma olasiligi artar.
Bu ytlizden fotoelektrik olay diagnostik enerji araliginda baskin bir etkilesim tiirli iken;
Compton sacilmasi terdpatik enerji araliginda baskin olan bir etkilesim tlrtidiir. Aym
zamanda Compton sacilmasi maddenin atom numarasindan bagimsizdir. Ancak
maddenin elektron yogunlugu olarak bilinen atomun gram basina elektron sayisi ile

orantilidir (Cooper vd. 2004).

2.4.4 Cift olusumu

Diger etkilesim tiirlerinden farkli olarak c¢ift olusumunun gergeklesebilmesi i¢in gelen
fotonun enerjisi 1,02 MeV’den daha biiyiik olmasi gerekmektedir. Bu siirecte foton bir
atomun c¢ekirdeginin elektromanyetik alami ile giicli bir sekilde etkilesime girer ve
enerjisinin tamamini atoma aktarir. Sonug olarak bir elektron ve bir pozitron gifti olusur.
Bu esik enerjiyi asan foton enerjisi pargaciklar arasinda kinetik enerji olarak paylasilir.
Elektron ve pozitron ¢ifti i¢gin mevcut toplam kinetik enerji (hv -1,02 MeV) olarak ifade
edilir. Pargaciklar gelen fotona gore ileri yonde yayilma egilimindedir. Cift olusumu
enerjinin kiitleye doniistiigli bir etkilesimdir. Cift olusumu esnasinda olusan pozitron
ortamin elektronlari ile etkilesimde bulunur ve enerjisini kaybeder. Sonug olarak giderek
yavaglayan pozitron bir serbest elektronla birleserek yok olur. Bu esnada pozitronun
kiitlesi elektromanyetik radyasyona doniisiir ve olusan bu fotona yok olma (annihilasyon)
fotonu denir. Cift olusumunun sematik gosterimi Sekil 2.11°de gosterilmistir (Khan ve
Gibbons 2014). Cift olusumu gelen fotonun atomun ¢ekirdeginin elektromanyetik alani
ile etkilesme siireci oldugundan ¢ift olusumunun ger¢eklesme olasiligi atom numarast ile
dogru orantilidir. Aynm1 zamanda gelen fotonun enerjisi arttikga ¢ift olusumunun

gerceklesme ihtimali de artar (Motz vd. 1969).
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Elektron

hv > 1,02 MeV

Gelen Foton

Pozitron

Sekil 2. 11 Cift olusumunun sematik gosterimi (Khan ve Gibbons 2014).
2.5 Yiiklii Parcacik Etkilesimleri

Fotonlar madde ile fotoelektrik, Compton sagilmasi veya ¢ift olusumu ile etkilesime
girerken, ytiklii pargaciklar (elektronlar, protonlar, a pargaciklari) iyonlasma ve uyarilma
yolu ile etkilesime girerler. Yiiklii par¢aciklarin atom ile etkilesmesi sonucunda olusan
bremsstrahlung fotonlar1 agir yiiklii parcacik etkilesiminden ziyade elektronlarin atomla
etkilesimi sonucunda meydana gelir. Yikli parcacik etkilesimleri ve c¢arpismalari,
hizlandirilan pargacigin elektrik alani ile hedef malzemenin yoriinge elektronlarinin
elektrik alanlar1 ve atomun c¢ekirdegi arasindaki Coulomb etkilesmelerinin sonucudur.
Parcacik ve atomik elektronlar arasindaki etkilesme, atomlarin uyarilmasina veya
iyonlagsmasina neden olur. Pargacik ve ¢ekirdek arasindaki ¢carpismalar radyasyon enerjisi
kaybina veya bremsstrahlung fotonlarinin olugmasina neden olur. Ayrica daha kii¢iik
kiitleli elektronlar agir pargaciklara gore bliylik bir enerji kaybina ugramadan c¢oklu
sacilmaya maruz kalabilirler. Coulomb kuvveti etkilesimlerine ek olarak, agir yiklii
parcaciklar radyoaktif niiklit tireterek niikleer enerji tiretilmesini saglarlar. Parcacigin
birim yol uzunlugu basina kinetik enerjisindeki kayip durdurma giicii olarak adlandirilir

ve genellikle MeV.cm?/gr olarak ifade edilir (Raju 2012).

S (Durdurma Giicii) = % (2.46)
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2.5.1 Agr yiiklii parcaciklar

Parcaciklar kiitlelerine gore agir yiiklii ve hafif yiiklii pargaciklar olarak adlandirilir.
Elektronlar ve pozitronlar hafif yiiklii parcaciklardir (me ~ 1/1840 mp). Agir yiklii
parcaciklarin kiitlesi elektronun durgun kiitlesine oranla ¢ok biiyiiktiir. Protonlar,
mezonlar, a-parcaciklar: ve atom ¢ekirdegi agir yiiklii parcaciklardir. Yiikli pargaciklar
icin iyonizasyon etkilesimlerinin neden oldugu birim yol uzunlugu veya durdurma giicii
basina enerji kaybi orani, parcacik ytkiiniin karesiyle dogru orantili ve par¢acigin hizinin
karesiyle ters orantilidir. Boylece, pargacik yavaslarken enerji kayip hiz1 artar ve ortama
iyonizasyon yoluyla aktarilan radyasyon dozu degeri artar. Enerji kaybi miktar
baslangicta sabittir. Ancak yolun sonunda bir pik noktasina ulasir. Bu nokta parcacigin
enerji kaybinin maksimum oldugu noktadir. Parcacigin izledigi yol basina birim enerji
kaybini gosteren egriye Bragg-Egrisi, pik noktayr gosteren nokta da Bragg-pik olarak
adlandirilir. Agir yiikli bir pargacigin su igerisindeki Bragg-Egrisi Sekil 2.12°de
gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014). Bragg-Pik etkisi ve agir yiiklii parcaciklarinin
sacilma oranlarinin ¢iik diisitk olmasi nedeniyle proton tedavisi radyoterapide son
donemlerde 6nemli bir tedavi yontemi haline gelmistir. Bu sayede hedef hacimlere tedavi

dozu verilirken kritik organlar maksimum seviyede korunmus olur.
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Sekil 2. 12 Agir yiiklii parcacigin su igerisindeki Bragg-Egrisi (Khan ve Gibbons 2014).
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2.5.2 Elektronlar

Elektronlarin medde icerisinden gecerken yaptiklar etkilesim agir yiiklii par¢aciklarin
yaptiklar1 etkilesime olduk¢a benzerdir. Ancak elektronlarin kiitlesi agir yiiklii
pargaciklarin kiitlesine oranla oldukea kiiciiktiir. Bu yiizden madde igerisinden gegerken
coklu sagilmaya ugrarlar ve hareket yonleri degisir. Sonug olarak elektronlarin madde ile
etkilesmelerinde Bragg-Pik gozlemlenmez. Suda veya yumusak dokuda elektronlar, diger
yiiklii parcaciklar gibi iyonizasyon ve uyarilma yoluyla enerjilerini kaybederler. Boylece
iyonizasyon sonucunda ortamda radyasyon dozu birikmis olur. Eger elektronun enerjisi,
maddenin yoriinge elektronunun baglanma enerjisinden az ise atom uyarilir. Eger
elektronun enerjisi maddenin yoriinge elektronlarimin baglanma enerjisinden biiyiik ise
madde atomlarindan elektron kopartilir ve atom iyonlastirilmis olur. Elektronun kiitlesi
cok kiiciik oldugu i¢cin maddenin ¢ekirdegi ile elektromanyetik etkilesim yapar ve
enerjisinin bir kismini bremsstrahlung olarak kaybeder. Elektronun enerjisindeki
bramsstrahlung kayip orami yiliksek atom numaralari maddelerde daha fazladir.
Elektronlarin madde ile etkilesimi enerji kaybi radyoterapide tedavi yontemi olarak
kullamlmaktadir. Ozellikle cilt tiimorlerinin tedavisinde elektron tedavisi etkili bir

yontem olarak kabul edilmektedir (Klevenhagen 1985).

2.5.3 Notronlar

X-1sinlar1 ve y-1s1nlar1 gibi, ndtronlar da dolayli olarak iyonlastiricidir. Ancak ndtronlarin
madde ile etkilesim mekanizmalar1 oldukga farklidir. Notronlar hidrojen gibi diisiik atom
numaralar1 maddelerle etkilesime girerek hedef malzemenin g¢ekirdegine niifuz eder.
Etkilesim sonucunda notron ¢ekirdekte sogurularak ¢ekirdekten proton yayinlanmasina
neden olur. Bu siirecte nétron ve protonun kiitlesi birbirine ¢ok yakin oldugundan
etkilesim sonucunda olusan enerji miktart biiyiiktiir. Yiiksek enerjili bir nétron doku ile
etkilesime girerse dokuda biriken radyasyon dozu agirlikli olarak geri tepen protondan
kaynaklamr (Romero-Expdsito vd. 2016). Eger n6tron yiiksek atom numarali madde ile
etkilesime girerse, ¢ekirdegin par¢alanmasina neden olur. Bu tiir etkilesimler sonucunda
niikleer parcalanmalar meydana gelir. Notronlarin madde ile etkilesmesi sonucunda

olusan elastik ve in-elastik ¢arpigmalarin meydana gelme olasiligi, ntronlarin enerjisine
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ve hedef malzemenin atom numarasina baglidir. Ancak bu iliski olduk¢a karmasiktir.
Notronlar hedef malzeme icerisinde elastik ¢arpisma yoluyla enerjisinin biiyiik bir
kismin1 kaybeder. Enerjisi azalarak yavaglayan notronlar madde igerisinde sogrulurlar.
Boylece bazen notronlar hedef malzemenin ¢ekirdegi tarafindan yakalanabilirler ve atom
uyarilmis hale gelir. Uyarilan atom ¢ekirdekten y-1s1m ile birlikte ndtron yayinlanarak
karali hale gelir. Boyle bir etkilesim notronlar ile hedef malzemenin in-elastik ¢arpismasi
sonucunda meydana gelir. In-elastik ¢arpisma sonucunda olusan reaksiyona ndtron

yakalama reaksiyonu denir ve ndtronun enerjisi ile ters orantilidir (Rinard 1991).

2.6 Tyonlastiricn Radyasyonun Ol¢iimii

Tam ve tedavi amacli kullanilan radyasyonun dokuda meydana getirdigi biyolojik ve
kimyasal etkilerinin belirlenmesi i¢in radyasyon Ol¢tiimii ¢cok dnemlidir. 1928 yilinda
Uluslararasi Radyasyon Birimleri ve Olgiimleri Komisyonu (ICRU) tarafindan Réntgen

x ve v 1sinlarina maruz kalmanin 6l¢ii birimi olarak tanimladi.

2.6.1 Rontgen

Rontgen radyasyona maruziyeti agiklayan radyasyon pozunun birimidir. Ayn1 zamanda
iyonlasmanin da bir 6l¢iisiidiir. ICRU radyasyon pozunu (X) belli bir kiitlede (dm) havada

olusan iyonlagma miktar1 (dg) olarak tanimlar ve birimi rontgendir (Menzel 2014).

Exposure (radyasyon Pozu) = :_1?1 (2.47)

1R = 2.58 X 107*C/kg (2.48)

Havadan gecen bir x-151n1 daha 6nce bahsedilen etkilesim mekanizmalar1 araciligiyla
elektronlar1 harekete gegirirler. Bu yiiksek hizli elektronlar, etkilesim yollar1 boyunca
iyonizasyon iiretir. Iyon toplama plakalar1 boyunca uygulanan voltaj tarafindan iiretilen
elektrik alan nedeniyle, negatif yiikler pozitif yiiklere dogru hareket ederek bir elektrik
akimi olustururlar. Toplanan yiikk bir elektrometre araciligiyla Olgiiliir. Rontgenin

tanimina gore, belirli bir hacimde fotonlar tarafindan tiretilen elektronlar tiim enerjilerini
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plakalar tarafindan ¢evrelenen hava igerisinde iyonlasma yoluyla kaybederler. Ancak
bazi durumlarda, belirli hacimde iiretilen elektronlar enerjilerini iyon bolgesinin disinda
biriktirirler. Diger taraftan, belirtilen hacim disinda iiretilen elektronlar, iyonlagsma
bolgesine girerek burada iyonizasyona neden olabilirler. Boylece kayip kazanca esit olur
ve elektronik denge olusur. Bu mekanizma Sekil 2.13’de gosterilmistir (Khan ve Gibbons
2014).
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Iyonizasyon akimi

Sekil 2. 13 Hava igerisinde elektronik denge olusumu (Khan ve Gibbons 2014).
2.6.2 lyon odasi

Iyon odasi réntgen tanimina uygun olarak radyasyon pozunu Slgmek igin kullanilan bir
Ol¢lim aletidir. Bir diyafram aracilig1 ile yonlendirilen x-151n1, odak noktasindan gecerek
bir ¢ift paralel plaka arasindaki hava dolu bolgeye gelir. Plakalar arasina uygulanan
yiiksek voltaj sayesinde havada iiretilen iyonlar plakalar arasinda toplamr. Daha once
tartisildigr gibi, belirli bir hacimde X-151m tarafindan iiretilen elektronlar tiim enerjilerini
plakalar arasinda kalan havay1 iyonlagtirmak i¢in harcarlar. Boyle bir durum ancak gelen
X-1s1m  tarafindan olusturulan elektronlarin menzillerinin plakalar arasinda kalan
mesafenin uzunlugundan kii¢iik oldugu durumlarda gézlemlenir. Ayrica elektronik denge
olusmasi i¢in birim zamandaki foton akis1 belirtilen hacim ve diyafram ile iyon toplama
bolgesi arasindaki mesafe boyunca sabit olmalidir. fyon odasinin sematik gosterimi Sekil

2.14°de gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014). Eger AQ toplanan yiik (Coulomb) ve r
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havamn yogunlugu (kg/cm®) olarak kabul edilirse, p noktasinda olusan radyasyon pozu

(Xp) asagidaki sekilde ifade edilir.

_ _AQ 1
P pLA, X 2,58><10—4R (2.49)

i1
Toplama v I =
. Kursun kaph
b s’ kutu
,.,——/"
S
X-Isin1 /,
) o
Diyafra
i , \
Koruma Telleri Elektrot ¥ Koruma Elektrotu

Elektrot

Sekil 2. 14 Iyon odasimin sematik gdsterimi (Khan ve Gibbons 2014).

Denklemde Ap, P ve L noktalar1 arasindaki kesit kalmligidir. Iyon odasi ile 6lgiim
yapilirken baz1 diizeltmelere ihtiya¢ duyulur. Bunlar; sicaklik, basing ve nemin etkilerini
ortadan kaldirmak i¢in uygulanan diizeltme faktorleri ile sagilan fotonlar i¢in uygulanan
diizeltme faktoriidiir. Yiiksek enerjili x-1s1nlar1 i¢in rontgen Sl¢iimiinde bazi simrliliklar
vardir. Foton enerjisi artik¢a x-1ginlar tarafindan olusan elektronlarin enerjisi artar ve
ortam icerisinde aldiklar1 mesafe de artmis olur. Elektronik dengenin saglanmasi i¢in
plakalar arasindaki mesafenin artirilmasi gerekmektedir. Bununla birlikte mesafe arttikca
diizgiin olmayan bir elektrik alan olusur. Bu da iyon toplanmasindaki verimliligi dugiiriir.
Bundan dolay1 3MeV’in iizerindeki enerjiler i¢in rontgen tanimi yetersiz kalmaktadir

(Johns ve Cunningham 1983).
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2.6.3 Cevresel faktorler

Iyon odasi ortamin sicakhigindan ve hava basincindan etkilenir. Ciinkii havanin
yogunlugu, gaz yasalarina gore sicaklik ve basinca bagli oldugu icin iyon odas1 igerisinde
yer alan havanin yogunlugu da sicaklik ve basinca bagli olacaktir. Sicaklik azaldikca iyon
odasi igerisindeki havanin yogunlugu veya kiitlesi artacaktir. Boylece hazne icerisindeki
basing azalmis olur. Radyasyon pozu, birim kiitle bagina toplanan iyonizasyon yiikii
olarak tammlandigindan belirli bir radyasyon pozu i¢in oda okumasi sicaklik azaldikca
azalir. Amerika Birlesik Devletleri Ulusal Standartlar ve Teknoloji Enstitiisii (National
Institute of Standards and Technology, NIST) ile Akredite Doz Kalibrasyon Laboratuvari
(ADCL) tarafindan iyon odasi kalibrasyonu igin standart sicaklik (To) 22°C ve gevresel
kosullar i¢in basinci (Pg) 760 mmHg veya 101,33 kilopaskal (kPa) olarak belirlenmistir.
Buna gore iyon odasi kalibrasyonu igin sicaklik ve basing diizeltmesi (Pt p) igin agagidaki

esitlik kullanilir.

Prp = (%) (%i;ro) P = mmHg (2.50)
Prp = (10113‘33) (232321;:0) P =kPa (2.51)

Denklemlerde 273,2 mutlak sicaklik degeridir (Boag 1987).

2.7 Radyoterapide Radyasyon Dozu

Daha 6ncede belirtildigi gibi radyasyon pozu diisiik enerjili x ve y 1sinlar1 igin gegerli olan
bir tanimlamadir ve 3 MeV’in lizerindeki enerjiler i¢in bu tammlama kullamlmaz.
Sogrulan doz miktar1 yiiklii ve yiiksiiz pargaciklar da dahil olmak tizere tiim iyonlastiric
radyasyon tiirleri i¢in radyasyon miktarinin 6lgiisii olarak tanimlanan bir biiyiikliiktiir.
Ayn1 zamanda sogrulan doz degeri biyolojik malzemelerde radyasyonun olusturdugu
etkinin belirlenmesinde kullanilir. Sogrulan doz iyonlastirici radyasyon tarafindan
malzemenin birim kiitlesine aktarilan ortalama enerji miktar olarak tammlanir. Buna gore

sogrulan doz asagidaki esitlik ile ifade edilir.
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5 _ g
Sogrulan Doz = = (2.52)

Sogrulan dozun birimi rad olarak tanimlanir. Buna gore;

1rad = 100‘;%g = 10~2Joule/kg (2.53)

SI birim sistemine gore sogrulan doz gray (Gy) olarak tanimlanir ve 1 Gy asagidaki

sekilde ifade edilir (Menzel 2014).
1 Gy = 1 ]Joule/kg (2.54)
1 Gy = 100 rad = 100 cGy (2.55)

2.7.1 Kerma

Dokuda sogrulan dozun miktar1 dokuda fotonlar tarafindan serbest birakilan yiiklii
parcaciklarin sayisina, pargacik enerjisine ve foton akisina baglidir. Kerma (K) birim

kiitle bagina yiiklii parcaciklar tarafindan ortama aktarilan enerji olarak tanimlanir.

dE¢r
dm

K =

(2.56)

dE¢ yiikli parcaciklarin ortama aktardigi toplam enerji miktaridir. Kermanin birimi
joule/kg’dir. Bir noktadaki kerma ayni zamanda foton akisini da baglidir. Buna gore
kerma asagidaki sekilde ifade edilir.

K= @% (2.57)

Denklemde pu/ p ortam igin kiitle enerji transfer katsayisidir.

Men _ Mir g _
== (1 -g) (2.58)
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Burada % ortalama kiitle enerji sogurma katsayisidir ve g radyatif siirecte elektronlarin

kaybettigi enerji miktarinin bir dl¢iisiidiir. Buna gore kerma asagidaki esitlik ile ifade

edilir.
K= 9C/(1-g) (2.59)

Hava, su, yumusak doku gibi diisiik atom numarali malzemelerde elektronlar baslangi¢
kinetik enerjilerinin biiyiik bir kismin1 maddenin atomik elektronlar ile yaptigi esnek
olmayan carpismalar sonucunda iyonizasyon ve uyarma yolu ile kaybeder. Atom
cekirdegi ile gergeklesen radyatif siire¢ sonucunda elektronlar enerjilerinin kiiciik bir
kismini kaybederler. Buna gére toplam kerma c¢arpigsma (Kcor) Ve radyatif (Kra) olmak
tizere iki kisma ayrilabilir (Khan ve Gibbons 2014).

K= K + Keag (2.60)

Keol = @% (2.61)
_ ¢ (Men) _8

Kpag = q).( . ) = (2.62)

2.7.2 Kerma ve radyasyon pozu arasindaki iliski

Daha 6ncede belirtildigi gibi, radyasyon pozu kuru havada fotonlar tarafindan olusturulan
ylik miktaridir. Radyasyon pozu kermanin havadaki carpisma igin iyonizasyon
esdegeridir ve fotonlar tarafindan depolanan enerji birimi bagina iyonlagma ytikii olarak
tanimlanir. Kuru havada bir iyon ¢ifti {iretmek i¢in gerekli olan enerji miktar1 tiim
elektronlar i¢in sabittir ve bu deger 33,97 eV/iyon ¢ifti olarak tanimlanir. Eger elektronik
yiik 1,602x1071° C ise W/e bir iyon ¢ifti iiretmek i¢in gerekli olan enerji miktar1 olup 33,97
J/C degerindedir. Buna gore 1 eV 1,602x107° J olup radyasyon pozu kerma cinsinden
asagidaki sekilde ifade edilir (Bonnell 1972).

e

X = (Kcolhava X (W) (2.63)
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X = Bnava X (“Pnava(Gy)hava (2.64)

2.7.3 Sogrulan doz ve kerma

Sogrulan doz ile kermanin ¢arpigsma kismi arasindaki iliski Sekil 2.15°te gosterilmistir
(Khan ve Gibbons, 2014). Bir foton demeti bir ortama girdiginde, kerma derinlik arttik¢a
azalir. Sogrulan doz baslangigta belli bir bolgeye kadar artar maksimum degere yiikselir
ve sonra kerma ile orantil olarak azalir. Iki egri birlesmeden once elektronik build-up
bolgesi <1 dir. Iki egrinin birlestigi bdlgeye build-up bolgesi denir ve bu noktada
Doz/kerma degeri 1°dir (B = 1). Derinligin elektronlarin menzilinden biiyiik oldugu
nokta elektronik dengenin saglandigi noktadir ve bu noktada Doz/Kerma >1 olur

(Loevinger 1981).

S~ Dve K p=1

< e

2

N

o

>

N

o

S

=

% B<1 B>1 D

)%0 ‘ Kcol

7 Build-up bolgesi ‘ Denge bolgesi
Derinlik -

Sekil 2. 15 Sogrulan doz ve Kerma arasindaki iligski (Khan ve Gibbons 2014).

2.7.4 Havada sogrulan doz

Radyasyon pozundan sogrulan dozun belirlenmesi, elektron dengesinin saglandigi
kosullarda gergeklesir. Bununla birlikte, megavoltaj enerji araliginda bir noktada
sogrulan doz i¢in elektron akisi foton akisinin bir sonucudur. Sonug¢ olarak foton

akisindaki azalma sogrulan dozda artisa neden olabilir. Elektronik dengenin saglanmadigi
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noktalarda radyasyon pozundan sogrulan dozun hesaplanmasi olduk¢a zordur ve enerjiye
bagli olarak bazi diizeltmelerin yapilmasi gerekir. Bu nedenle radyasyon pozunun
belirlenmesi ve sogrulan doza déniisiimii ®°Co’a kadar olan enerji araliklart miimkiindiir.
Yiikli pargacik dengesi olustugunda, herhangi bir noktadaki sogrulan doz kermamn
carpisma kismina esittir. Bu kosullar altinda havada sogrulan doz asagidaki esitlik ile

ifade edilir (Task Group 21 1983).

W
e

Dhava = (Kcol)hava = X (265)

c ]
D, (klg) = X(R).2,58 x 104 (%).33,97 (1) = 0,876 x 102 <%>.X(R) (2.66)

cGy

Dhava(cGy) = 0,876 (<

) X®) (2.67)

2.7.5 Ortamda sogrulan doz

Ortamda sogrulan doz enerji akisina ve ortamin kiitle enerji sogurma katsayisina baghdir.

D= ¢% (2.68)

Havada bir noktada enerji akisi oldugunu ve ortamda da ayni noktada enerji akisi
oldugunu diisiiniirsek, elektronik dengenin olustugu kosullarda havada sogrulan doz
ortamda sogrulan doz ile iliskilidir. Buna gore her iki sogrulan doz arasindaki iligki

asagidaki esitlik ile ifade edilir.

Dortam __ (uen/p)ortam
Dhava (uen/p)hava '

(2.69)

A transfer katsayist olup ¢ortam/@nava olarak tanimlanir. Buna gore havadaki radyasyon

pozundan ortamda sogrulan doz elde edilebilir.
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Wair (uen/p)ortam
e (uen/p)hava

Dortam = X. (2.70)

Eger radyasyon pozu rontgen ve sogrulan doz cGy cinsinden ifade edilirse radyasyon

pozu ve sogrulan doz arasindaki iliski asagidaki esitlikle ifade edilir (Srdo¢ 1981).

(<%0) o

Dortam = l0,876. (P—en/p)
hava

l.X.A 2.71)

Denklemdeki parantez icerisindeki ifade rontgenden rad degerine doiiniistim faktorii
olarak adlandirilir. Bu faktér havanin ortama gore kiitle enerji sogurma katsayisina

baghdir. Boylece f faktorli ortama bagl bir katsayidir. Su ve yumusak doku gibi atom

Hen
numarasi havaya yakin olan ortamlar i¢in ( )

ortam

ﬂen/p)

degisir. Ayrica torepatik enerji araliginda baskin olan etkilesim tirii Compton

oram foton enerjisi ile yavas

hava

sacilmasidir. Compton enerji araliginda f faktorii gram basina elektron sayisiyla
orantilidir. Dolayisiyla torepatik enerji araliginda f faktorii-enerji bagimlilig diisiiktiir.
Bununla birlikte, kemik gibi yiiksek atom numarali ortamlarda diagnostik ener;ji
araliginda f faktorii-enerji bagimliligir olduk¢a 6nemlidir. Cilinkii bu enerji araliginda
baskin olan etkilesim tiirii fotoelektrik olaydir ve daha oOncede bahsedildigi gibi

fotoelektrik olayin meydana gelme olasilig1 atom numarasina baghdir.

2.7.6 Havada iyon odas ile doz kalibrasyonu

Diisiik enerjili x-1s1nlar1 icin, iyon odasi duvar genellikle istenilen dengeyi saglayacak
kadar kalindir. Bu nedenle iyon odasi kalibrasyonu bir build-cap olmadan da saglanabilir.
Diger taraftan, daha yiiksek enerjili fotonlar icin, iyon odas1 duvari elektronik dengeyi
saglayacak kadar kalin degildir bu yiizden iyon odasi ile birlikte plexiglas malzemeden
yapilmis bir build-cap kullanilmasi gerekir. Boylece elektronik denge saglanmis olur.
Hava sicakligi ve basing diizeltmesimn yapildigi okuma degeri M olarak kabul edilirse

radyasyon pozu asagidaki esitlik ile ifade edilir.
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X = M.N, 2.72)

Denklemdeki Nx degeri verilen radyasyon pozu ve 1sin demeti kalitesi i¢in pozlama
kalibrasyon faktoriidiir. Iyon odasi aktif hacminin merkezi olarak kabul edilen P
noktasinda elde edilen radyasyon pozudur. P noktasinda, elektronik dengeyi saglamaya
yetecek kalinlikta bir yumusak doku oldugunu kabul edersek, bu denge kiitlesinin
merkezindeki dokuda sogrulan doz serbest uzaydaki doz degeri olarak kabul edilir. Buna
gore serbest uzayda elde edilen doz degeri dokuda sogrulan doz degerine doku-hava

doniisiim faktorleri ile doniistiirtilebilir (Greening 1957).

Dyumusak doku = fyumu§ak doku- X- Aeq (2.73)

Denklemde Aeq dokunun denge kiitlesinin aym noktadaki serbest hava kiitlesine orant
olan iletim faktoriidiir. Bu yiizden Aeq merkezdeki P noktasinda enerji akis oramdir.
Havada ve dokuda iyon odasi kalibrasyonunun sematik gosterimi Sekil 2.16’da
gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014).

Build-cap

. Dokunun
olan iyon

denge kiitlesi

ndaci

e ———————————————————— PN, WENEVENEEY S 50)

Sekil 2. 16 Havada iyon odasi ile radyasyon pozu dl¢iimii (Khan ve Gibbons 2014).
2.7.7 Ortamda iyon odasi ile sogrulan doz ol¢iimii

Daha once verilen iki denklem havadaki radyasyon pozundan herhangi bir ortam iginde

sogrulan dozun hesap edilmesi i¢in bir temel olusturur. Ortam icerisinde iyon odast ile
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radyasyon pozu Ol¢limii ve sogrulan doza gecis sematik olarak Sekil 2.17°de

gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014).

Build-cap olan Hava
Ortam iyon odast boslugu

Sekil 2. 17 Ortam igerisinde iyon odasi ile radyasyon pozu olgiimii (Khan ve Gibbons
2014).

Sekil 2.17 A’da build-cap olan iyon odasi ortam tarafindan ¢evrelenir ve iyon odasinin
merkez noktast (P noktasi) bir foton akisina maruz kalir. Foton demetinin enerjisi iyon
odasi igerisindeki hava igerisinde elektronik denge olugmasini saglarsa, iyon odasindan
build-cap ¢ikartilmig haldeyken P noktasindaki radyasyon pozu asagidaki esitlik ile ifade

edilir.

X = M.N, (2.74)

Bu sekilde 6l¢iilen radyasyon pozu, ¢c enerji akist nedeniyle P noktasindaki serbest hava
icerisinde tammlanir (Sekil-14B). Bu noktada iyon odasinin buil-cap ¢ikartilmig
vaziyettedir. Bu radyasyon pozunu P noktasinda ortamda sogrulan doza ¢evirmek i¢in,
bosluktaki hava ortam ile degistirilmelidir (Sekil-14C). Buna gore ortamda sogrulan doz
asagidaki esitlik ile ifade edilmis olur.

Dortam = X. fortam- Am (2-75)
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hava

w en
Dortam = M. Ny. . (”T)Ortam.Am (2.76)

Burada Am, bosluktaki P noktasindaki foton enerji akisi i¢in iletim faktoriidiir.

2.7.8 Bragg-Gray teorisi

Daha oOncede bahsedildigi gibi radyasyon pozundan sogrulan doza gecis icin bazi
sinirliliklar vardir. Elektronik dengenin olmamasi halinde 3 MeV’den biiyiik enerjiler i¢in
bu gegis soz konusu degildir. Ayrica radyasyon pozu terimi sadece x ve y- iginlart i¢in
gecerlidir. Bu nedenle radyasyon pozundan sogrulan doza gecis pratikte radyasyon
dozimetrisinde kullanilmaz. Bragg-Gray teorisi bu simirliliklart ortadan kaldirarak iyon
odasi ile ortamda sogrulan dozun Ol¢iilmesini saglar. Bragg-Gray teorisine gore, bir
ortama yerlestirilmis gazla dolu boslukta {iretilen iyonizasyon, boslugu ¢evreleyen ortam
tarafindan sogrulan enerji ile ilgilidir. Boslugun kii¢iik olmast bosluk olmadan ortamda
var olan ve ortama giren elektronlarin sayisini veya dagilimmi degistirmez. Boyle bir
durumda Bragg-Gray sogrulan doz iligkisi su sekilde ifade edilir (Committee ve Khan
1991).

w
o

Dortam = Jg- - (3/p)gr@m 2.77)

Jg bosluktaki gazin birim kiitlesi basina iiretilen iyonlasma miktaridir. S/p ortamin

durdurma giictidiir.

2.7.9 Durdurma giicii

Durdurma giicii terimi, bir malzemenin birim yol uzunlugu basina elektronlarin kaybettigi
enerjiyi ifade eder. Bragg-Gray teorisinde durdurma giiciinii kullanabilmek i¢in ilgili
materyal icerisinde foton spektrumu tarafindan olusturulan elektronlarin ortalama
durdurma giicti oramnin bilinmesi gereklidir. Durdurma giicilinii hesap etmek icin farkli

teoriler One siiriildii. Ancak iistteki denklemde sinirli bir kiitle durdurma giicii kullanan
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Spencer-Attix formiilii durdurma giicii i¢in 1yi bir yaklagim sagladi. Buna gére durdurma

glicii agsagidaki denklem ile ifade edilir (Nahum 1978).

Ly = Lo

o uteran (2.78)

Denklemde ¢ (E) elektron akisidir. L/ p kiitle ¢arpisma durdurma giicii ve A ise kesme

enerjisidir.

Birincil elektronlarin (orijinal elektronlar veya fotonlar tarafindan tiretilen elektronlar)
yani sira ikincil elektronlar ve y-1sinlar1 da iyonizasyona sebep olurlar. A cutoff enerjisi
limit deger olarak kabul edilir ve bu limit degerden daha diisiik degerdeki enerjilerin
ortama transfer edildigi varsayilarak ikincil elektron etkilesimleri Spencer-Attix
durdurma giicii formiiliinde dahil edilmistir. Yam kesme enerjisinden kiigiik degerlerde
ikincil elektronun olustugu yere yakin bolgede elektronun enerjisini ortama transfer ettigi
diigiiniilir. Boylece elektron akisi ile boslukta biriken enerjiyi elde etmek igin kesme
enerjisi sifirdan biiyiik olmalidir. Iyon odalarinda bu enerji degeri genellikle 10 keV ile
20 keV arasinda degisir. Bragg-Gray teorisi ile Spencer-Attix durdurma giicii formiilii
arasindaki iligki asagidaki esitlik ile ifade edilir (Burns vd.1996).

w
0"

L
Dortam = ]g- (g)grtam (2.79)

Denklemde L/ p elektronlarin kiitle ¢arpisma durdurma giictidiir.

2.7.10 Foton demeti kalitesi

TG-21 protokolii nominal hizlanma potansiyeli agisindan foton demetinin enerjisinin
iyonlagsma oram ile orantili oldugunu gosterdi. Buna gore iyonizasyon orani belli kaynak
detektdr mesafesinde 10x10 cm? alan boyutu icin 20 cm derinlikte lgiilen dozun 10 cm
derinlikte 6l¢iilen doza oram olarak tanimlanir. Bu oran doku-fantom orani (TPR20/10) ile

aynidir. AAPM TG-51 protokolii bu oran yerine %derin doz (%DD) degerini 151n
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demetinin Kkalitesi olarak belirledi. %DD 10x10 cm? alan boyutu icin kaynak yiizey
mesafesi (SSD) 100 cm olacak sekilde bir su fantomu ile 10 cm derinlikteki dozun su
yiizeyindeki doza orani olarak tanimlanir (Ding vd. 2000). Kosunen ve Rogers (Kosunen
ve Rogers 1993) 4 MV degerinden yiiksek foton enerjileri i¢in %DD degerinin foton
demeti kalitesinin belirleyicisi oldugunu gosterdi. Buna gére demetin herhangi bir foton
bileseni i¢in %DD ile durdurma giicii arasinda lineer bir iliski vardir. Bu iligki asagidaki

esitlik ile ifade edilir.
M/ orva = 1,276 — 0,002224(%DD) (2.80)

%DD’ uz belirlenmesi i¢in foton demetinin elektron kontaminasyonundan arinmis olmasi
gerekmektedir.  Klinik  lineer hizlandiricilarda  foton  demetinin  elektron
kontaminasyonundan arinmas1 miimkiin degildir. Bu yiizden TG-51 protokolii %DD’un
I mm kalinliginda kursun (Pb) bir plaka arkasindan Olciilmesi gerektigini Onerir. Bu
kalinliktaki kursun plaka elektron filtresi gibi davranacagindan fantom yiizeyinde
meydana gelecek olan elektron kontaminasyonunun en aza indirgenmis olur. 10 MV’den
kiictik enerjiler i¢in elektron kontaminasyonundan dmax referans derinlikteki doza katkisi
10x10 cm? alan boyutu i¢in minimumdur. Bdylece agik alan icin kursun plaka olmadan
Ol¢iilen %DD kursun plaka kullanildiginda 6l¢iilen %DD’a esit olabilir. Ancak bu durum
10 MV’den biiylik enerjiler i¢in gegerli degildir ve %DD o6l¢iimlerinde kursun plaka
kullanilmas1 gerekmektedir. Farkli enerji degerleri i¢in TG-51 protokoliine gore %DD
asagidaki esitlikler ile hesaplanir.

%DD = %DD %DD < %75 (2.81)
%DD = [0,8905 + 0,00150%DDp,]%DDp, %75 <%DD < %89  (2.82)

Denklemde %Ddpy kursun plaka varliginda 6lgiilen %DD degeridir. Burada kursun
plakanin sadece foton demetinin kalitesi belirlenirken kullanilmas1 gerektigi
unutulmamalidir. Kursun plakanin olmamasit halinde %DD asagidaki ifade ile

hesaplanabilir (Khan ve Gibbons 2014).
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%DD = 1,267.%DD — 20 %75 <%DD < %89 (2.83)

2.7.11 Ppol

Oda polaritesi etkileri, oda tasarimina, kablo konumuna ve 1s1n kalitesine baglidir. Ppo,
olas1 polarite etkileri i¢in iyon odasinin tepkisini diizelten polarite diizeltme faktoriidiir.
Ppol 0l¢iimii, her iki polarite ile oda okumalar1 almay1 ve Ppol'li asagidakilerden belirlemeyi

icerir.

M,-M_
2M

ol = (2.84)

Denklemde M., pozitif yiik toplandigindaki okuma degeri ve M., negatif yiik
toplandigindaki okumadir ve M, 1s1n kalibrasyonu i¢in kullanilan polariteye karsilik gelen
okumadir (oda kalibrasyonu i¢in kullamlanla aym olmasi onerilir). Ayrica, okumalari
stabilize etmek i¢in polarite degisiklikleri arasinda yeterli zaman verilmelidir (Almond

vd. 1999).

2.7.12 Tyon odasi kalibrasyon faktérii, Now

TG-51 protokoliine gore, sogrulan dozdan su ortamindaki sogrulan doza gegmek igin
kalibrasyon faktoriine ihtiya¢ duyulur. Bu kalibrasyon faktorii iyon odasi kalibrasyon

faktorii Np,w olarak adlandirilir. Birimi Gy/C’dur.

DCo

Burada Dﬁ,", kalibrasyon laboratuvarinin ®0Co 1sminda referans kosullar altinda, iyon
odasinin yoklugunda odanin Ol¢lim noktasinda su igerisinde sogrulan dozdur.
Kalibrasyon faktorii i¢in standart ¢evre kosullari, 22°C sicaklik, 101,33 kPa basing ve
%20 ile %80 arasindaki bagil nem olmalidir (Almond vd. 1999).
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2.7.13 IAEA TRS-398 protokolii

IAEA, en son kalibrasyon protokoliinii 2000 y1linda Teknik Rapor Serisi (TRS) No. 398'i
yayinladi. Bu protokol, onceki IAEA TRS-277 protokoliiniin yerini aldi. TRS-398'in
gelistirilmesi, AAPM TG-51 protokoliiniinkiyle paralellik gdstermistir. Sonug olarak, iki
protokol formalizmlerinde ¢ok benzerdir ve her ikisi de bir kobalt-60 isininda iyon
odasinin sogurulan doz-su kalibrasyonuna dayanir. Q kaliteli bir 151n i¢in suda sogrulan

dozun belirlenmesi i¢in temel denklem IAEA'nin notasyonuna gore su sekilde ifade edilir.

Dw,q = MoNpw,q,Ka.q (2.86)

Denklemde Dy, , kullamcmin Q Kkaliteli 1smn i¢in suda sogurulan dozdur,
Np w,g,808rulan dozdan su ortamindaki sogrulan doza gegmek i¢in kalibrasyon
faktoriidiir. kg, Qo kalitesine sahip referans 1gmindaki suda sogurulan doz agisindan
referans 151n kalitesi Qo ile kullanict kalitesi Q arasindaki farkin etkilerini diizelten oda
kalibrasyon faktoriidiir. M,tamamen diizeltilmis oda okumasidir ve asagidaki esitlik ile

verilir.

Mq = M;fpikrpKelecKpolKs (2.87)

Burada M1 normal voltaj V1'deki dozimetre okumasidir, hp plastikteki elektron akigindaki
(eger kalibrasyon bir plastik fantomda gergeklestirilirse) ve esdeger derinlikte sudaki
farki diizeltmek i¢in fantoma bagl akis 6lgeklendirme faktoriidiir. k. p sicaklik ve basing

diizeltme faktorudiir.

kpp = Po(273,24T) (2.88)

P(273,2+ Ty)

Keiec elektrometre kalibrasyon faktorii, kpor oda polarite diizeltme faktorii ve ks iyon
rekombinasyon diizeltmesidir. TRS-398'de ks, V1 (normal ¢alisma voltaji) ve V2 (V1'in
yarist veya daha azi) voltajlarinda M1 ve My iyon odasi okumalar1 alinarak su sekilde

hesaplanarak belirlenir.
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k, = ap+ a (Ml/MZ) + az(Ml/MZ)2 (2.89)

burada ao, a1 ve ay, 1s1n tipine bagl olan sabitlerdir. TG-51 ve TRS-398 arasindaki 6nemli
bir fark, 151n kalitesi spesifikasyonundan olusur. TG-51 yiizde derin dozu 6nerirken, TRS-
398 151n kalitesinin TPR2o10 1le belirlenmesi gerektigini tavsiye eder. Literatiirde birinin
veya digerinin se¢imi tartigilsa da, bu farkin kg veya suda sogrulan dozun hesaplanmasi
iizerinde ¢ok az etkisi vardir. TPR2010 yonteminin uygulanmasi daha kolaydir, ¢linkii bir
kursun filtre kullanimindan veya dmax'ta bir miktar dagimik olan doz ol¢limiinden
bagimsizdir. Ek olarak, TPR2oi0'un belirlenmesi, yer degistirme diizeltmesi gerektirmez
veya haznenin her derinlikte konumlandirilmasindaki kiigiik sistematik hatalara
duyarhdir. Ancak, her iki protokoliin de kullanicisina protokol tarafindan onerilen ilgili
yontemi izlemesi tavsiye edilir. TPR2o/10'un belirlenmesi i¢in 6l¢iimler, Kaynak-detektor
mesafesi 100 cm ve referans alan boyutu olan 10 x 10 cm? olacak sekilde 10 cm ve 20
cm derinlikte alinmalidir. 20 cm derinlikteki iyonlagsma degerinin 10 cm derinlikteki

iyonlagma degerine olan oran1 TPR2o/10'u verir (Khan ve Gibbons 2014).

2.7.14 Termoliiminesans dosimetri (TLD)

Birgok kristal malzeme, termoliiminesans (TL) 6zelligine sahiptir. Boyle bir kristal
isinlandiginda, sogrulan enerjinin ¢ok kiiciik bir kismi kristal kafeste depolanir. Bu
enerjinin bir kismi, malzeme 1sitilirsa daha sonra goriiniir 151k olarak geri kazanilabilir.
Goriiniir fotonlarin termal yollarla serbest birakilmasi olay1 termoliiminesans olarak
bilinir. TL ¢iktisin1 6lgmek i¢in gerekli olan diizenek Sekil 2.18'de sematik olarak
gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014). Isinlanan malzeme, tekrar tiretilebilir olmasi igin
wsitildigr bir 1sitict kab yerlestirilir. Yayilan 151k, 15181 elektrik akimina doniistiiren bir
fotogogaltict tiip (PMT) ile Ol¢iiliir. Akim daha sonra yiikseltilir ve bir kaydedici veya bir
saya¢ tarafindan Olciiliir. Mevcut birkag TL fosforu vardir, ancak en yaygin olarak
kullanilan TLD lityum floriir (LiF), lityum borat (Li2B4O7) ve kalsiyum floriirdiir (CaF>).
Bu fosforlardan LiF, en kapsamli sekilde c¢alisilan ve klinik dozimetri i¢in en sik

kullanmlanidir. En saf haliyle LiF, nispeten az TL sergiler.

52



Yiiksek 1 Y ukseltici

Voltaj

PMT

Kayit

Topraklama

Sekil 2. 18 Termoliiminesans (TL) 6lgme aparatin1 gosteren sematik diyagram. PMT,
fotogogaltici tiip; TLD, termoliiminesan dozimetre (Khan ve Gibbons 2014).

Ancak eser miktarda safsizligin (6rnegin magnezyum) varligi radyasyonun neden oldugu
TL'yi saglar. Bu safsizliklar, LiF'nin kafes yapisinda kusurlara yol acar ve TL
fenomeninin ortaya ¢ikmasi igin gerekli olan 6zelliktir. TLD'nin kimyasal ve fiziksel
teorisi tam olarak bilinmemektedir, ancak fenomeni niteliksel olarak agiklamak icin basit
modeller onerilmistir. Sekil 2.19°da iyonlastiric1 radyasyon yoluyla TL sergileyen bir
inorganik kristalin enerji diizeyi diyagramini gostermektedir. Bireysel bir atomda,
elektronlar ayrik enerji seviyelerini isgal eder. Ote yandan bir kristal kafeste, elektronik
enerji seviyeleri atomlar arasindaki karsilikli etkilesimler tarafindan bozulur ve “izin
verilen” enerji bantlar1 ve “yasak™ enerji bantlar1 olmak iizere iki farkli enerji bandimin
olugsmasina neden olur. Ek olarak, kristaldeki safsizliklarin varligi, yasak bolgede enerji
tuzaklar1 olusturarak elektronlar icin yar1 kararli durumlar saglar. Malzeme
isinlandiginda, degerlik bandindaki (temel durum) elektronlarin bir kismi, iletim bandina
yiikseltilmek i¢in yeterli enerjiyi alir. Degerlik bandinda bu sekilde olusturulan bosluga
pozitif bosluk denir. Elektron ve bosluk, yeniden birlesene kadar (elektron temel duruma
geri donene kadar) veya bir tuzaga diisene kadar (metastabil durum) ilgili bantlar
boyunca bagimsiz olarak hareket eder. Bu geg¢isler nedeniyle anlik 151k yayilimi varsa,
olaya floresans denir. Tuzaktaki bir elektronun tuzaktan ¢ikmasi ve degerlik bandina
diismesi i¢in enerji gerekiyorsa, bu durumda 151k yayilimina fosforesans (gecikmeli

floresans) denir.
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Sekil 2. 19 Iyonlastiric1 radyasyon yoluyla TL sergileyen bir inorganik kristalin enerji
diizeyi diyagram (Blaise vd. 2014)

Oda sicakliginda fosforesans ise ¢cok yavastir, ancak orta derecede bir 1sitma (~300°C) ile
onemli Ol¢lide hizlandirilabilir, bu fenomene termoliiminesans denir. TL'min sicaklia
kars1 grafigine 1s1ma egrisi denir. Radyasyona maruz kalan TL malzemesinin sicakligi
arttikca, yakalanan elektronlar1 serbest birakma olasilig1 artar. Yayilan 151k (TL) once
artar, maksimum degere ulasir ve tekrar sifira diiser. Cogu fosfor, yasak bantta ¢esitli
enerji seviyelerinde bir dizi tuzak igerdiginden, 1s1ma egrisi, bir dizi 1g1ma zirvesinden

olusabilir. Bu farkli tepe noktalari, farkli "kapali" enerji seviyelerine karsilik gelir.

2.7.15 Radyografik film

Bir radyografik film, c¢ok kiigiik giimiis bromiir kristalleri igceren bir emiilsiyonla
kaplanmis seffaf bir film bazindan (selilloz asetat veya polyester recine) olusur. Film
iyonlastiric1 radyasyona veya gorliniir 1s18a maruz kaldiginda, maruz kalan kristaller
icinde latent goriintii olarak adlandirilan goriintiiyli olusturmak i¢in kimyasal bir
degisiklik meydana gelir. Film gelistirildiginde, etkilenen kristaller kiigiik metalik giimiis

taneciklerine azalir. Film daha sonra sabitlenir. Etkilenmemis graniiller, yerinde seffaf bir
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film birakarak sabitleme soliisyonu ile ¢ikarilir. Sabitleyiciden etkilenmeyen metalik
giimiig, filmin kararmasina neden olur. Bu nedenle, filmin bir alaninin kararma derecesi,
biriken serbest giimiis miktarina ve sonug olarak emilen radyasyon enerjisine baghdir.
Filmin kararma derecesi, bir yogunluk 6lger ile optik yogunluk belirlenerek olgiiliir. Bu
alet, bir 151k kaynagindan, 15181n yonlendirildigi kiiciik bir agikliktan ve filmden iletilen
151k yogunlugunu 6lgmek igin bir 151k detektoriinden (fotosel) olusur. Optik yogunluk,
OD, su sekilde tanimlanur.

OD = log-2 (2.90)
t

Burada lo filmsiz toplanan 1sik miktaridir ve It filmden iletilen 151k miktaridir. Bir
yogunluk Olger, bilinen optik yogunluk bolgelerine sahip standart bir film seridi ile
kalibre edilmisse, optik yogunlugun dogrudan bir okumasim verir. Dozimetride,
ilgilenilen miktar genellikle, dl¢iilen optik yogunluktan baz sis (pozlanmamis islenmis
filmin OD) okumasinin ¢ikarilmasiyla elde edilen net optik yogunluktur. Radyasyona
maruz kalmanin veya dozun bir fonksiyonu olarak net optik yogunlugun grafigi,
sensitometrik egri veya H-D egrisi olarak adlandirilir. Film hiz1 ve sensitometrik egrinin
dogrusalligi, dozimetri i¢in bir film secerken g6z 6niinde bulundurulan iki ana 6zelliktir.
Dogrusal olmayan bdlgede bir film agiga ¢ikarsa, optik yogunlugu doza doniistiirmek igin
diizeltmeler gereklidir. Film, elektron demeti dagilimlarini 6lgmek i¢in bir yontem olarak
1yl sonu¢ vermesine ragmen, foton dozimetrisindeki kullanigliligi nispeten sinirhidir.
Fotoelektrik etki atom numarasimin kiiptine bagh oldugundan, film emiilsiyonundaki
giimiis (Z = 45) 150 keV'nin altindaki radyasyon fotoelektrik olayin olusmasinda
baskindir. Cogu klinik 1s1n, diisiik enerjili fotonlarin sagilma bilesenini i¢erdiginden,
optik yogunluk ve doz zayif hale gelir. Ek olarak film, isleme kosullarindaki degisiklikler,
filmler aras1 emiilsiyon farkliliklar1 ve filme bitisik hava ceplerinin neden oldugu
artefaktlar gibi ¢esitli potansiyel hatalardan 6l¢iim dogrulugunu etkiler. Bu nedenlerle
film ile mutlak dozimetri pratik degildir. Bununla birlikte, radyasyon alanlarini, 151k alam
cakigsmasini, alan diizliiglinii ve simetriyi kontrol etmek ve bir radyasyon dagiliminin hizl
nitel modellerini elde etmek igin ¢ok kullanishidir. Bununla birlikte, foton enerjilerinin
megavoltaj araliginda, izodoz egrilerini kabul edilebilir dogrulukla (£%3) 6l¢gmek i¢in

film kullanilabilir. Tekniklerden biri, demetin merkez eksenine paralel olarak polistiren

55



bir fantom icinde sikica paketlenmis filmi agiga ¢ikarmaktan ibarettir. Film kenari,
fantom yiizeyi ile dikkatlice hizalanir. Optik yogunluklar 10 x 10 cm2 gibi bir referans
alan i¢in bilinen merkezi eksen derinlik doz verilerinden tiiretilen derinlige bagh
sensitometrik egri kullanilarak dozla iliskilendirilir. Yontem, bilgisayar kontrollii bir
yogunluk olger ve gerekli izodansiteden izodoza egri doniisiimiinii gergeklestiren bir

bilgisayar programu ile pratik hale getirilmistir ( Niroomand-Rad vd. 1998, Devic 2011).

2.7.16 Radyokromik film

Radyasyon dozimetrisi i¢in radyokromik filmlerin kullanimi 1960'lardan beri
gelismektedir. Bu filmlerin iiretimiyle ilgili teknolojideki son gelismelerle, onlarin
kullanimi 6zellikle brakiterapi dozimetrisinde giderek daha popiiler hale gelmistir.
Radyokromik film dozimetrelerinin baslica avantajlar1 arasinda doku esdegeri
malzemeden iiretilmesi, yiiksek uzaysal ¢oziiniirliige sahip olmasi, genis dinamik
arahigmin olmas1 (1072-10°Gy), nispeten diisiik spektral duyarlilik degisiminin olmasi
(veya enerji bagimlilig1), goriiniir 1518a duyarsizliginin olmasi ve kimyasal islemeye gerek
duyulmamas1 gibi ozellikler sayilabilir. Radyokromik film, 100 mm kalinliginda bir
Mylar tabani lizerine baglanmis ultra ince (7-23 mm kalinliginda), renksiz, radyosensitif
16ko boyasindan olusur. Diger cesitler, iki parca polyester baz arasina sikistirilmis ince
radyasyona duyarli boya katmanlarini igerir. Isinlanmamis film renksizdir ve iyonlastirici
radyasyonun neden oldugu polimerizasyon isleminin bir sonucu olarak mavi tonlarina
doniisiir. Bu rengi ortaya ¢ikarmak veya stabilize etmek igin herhangi bir fiziksel,
kimyasal veya termal isleme gerek yoktur. Renklendirme derecesi genellikle dar bir
spektral dalga boyu (nominal 610 ila 670 nm) kullanan bir spektrofotometre ile 6lgiiliir.
Filmleri taramak icin piyasada bulunan lazer tarayicilar ve sarj baglantili cihaz (CCD)
mikrodensitometre kameralar1 kullanilabilir. Bu 6l¢iimler, Denklem 2.98'de tanimlandig1
gibi optik yogunluk cinsinden ifade edilir. Radyokromik filmler dozimetri i¢in
kullanilmadan 6nce kalibre edilmelidir. Sensitometrik egri, belirli bir doz diizeyine kadar
lineer bir iliski gosterir; bunun 6tesinde yanit, dozdaki bir artigla azalir. Dozimetri i¢in
ticari olarak temin edilebilen en yaygin kullanilan radyokromik filmler, GafChromic EBT
filmi [Uluslararas1 Ozel Uriin (ISP), Wayne, NJ] ve Cift katmanli GafChromic MD-55-2
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filmidir. MD-55-2 filmleri 3Gy - 100 Gy araliginda kullamshyken, EBT filmleri 1 cGy -
800 cGy araliginda kullanighidir (Ju vd. 2010).

2.8 Doz Dagilim ve Sa¢ilma Analizi

Radyasyonla tedavi edilen hastalarda doz dagilimmi dogrudan Olgmek nadiren
miimkiindiir. Doz dagilimina iligkin veriler, neredeyse tamamen, verilen 151n i¢in tam
dagilim kosullarim saglamak i¢in hacim olarak yeterince biiyiik olan fantom dokusuna
esdeger malzemelerdeki 6lgiimlerden elde edilir. Bu temel veriler, gercek bir hastada doz
dagilimini tahmin etmek i¢in tasarlanmis bir doz hesaplama sisteminde kullanilir. Klinik
durumlarda doz hesaplamasin1 kolaylastirmak icin ¢esitli dozimetrik degerler ve
metodolojiler gelistirilmistir. Bunlar; yiizde derin dozlar1 (PDD'ler), doku-hava oranlari
(TAR'lar) ve sagilan hava oranlaridir (SAR'lar). Bunlar geleneksel olarak diisiik enerjili
1isinlar1 (60Co'ya kadar) iceren ve genellikle havada maruz kalma oram veya bos alanda
doz oram baz alinarak kalibre edilen doz hesaplamasi i¢in kullanilmistir. Mevcut doz
hesaplama yontemleri, daha yiiksek enerjili 1sinlar i¢in daha uygun olan doku fantom
oranlarint (TPR'ler) veya doku maksimum oranlarini (TMR'ler) kullanir ve havadan

ziyade fantomdaki dl¢timleri igerir.

Temel doz dagilim verileri genellikle, kas ve diger yumusak dokularin radyasyon
sogrulmasi ve sagilma 6zelliklerine ¢ok yakin olan bir su fantomunda 6Slgiiliir. Fantom
malzemesi olarak suyun secilmesinin nedeni, evrensel olarak yeniden iiretilebilir
radyasyon Ozelliklerine sahip olmasidir. Bununla birlikte, bir su fantomu, su gecirmez
olacak sekilde tasarlanmadik¢a, sudan etkilenen iyon odalar1 ve diger detektorlerle
birlikte kullanildiginda bazi problemlere neden olur. Ayrica, ¢ogu durumda, detektor, su
fantomuna daldirilmadan once ince bir plastik (su esdegeri) kilif i¢ine yerlestirilmistir.
Radyasyon detektorlerini suya koymak her zaman miimkiin olmadigindan, suyun yerine
kati fantomlar gelistirilmistir. Ideal olarak, belirli bir malzemenin doku veya su esdegeri
olmasi i¢in, aym etkin atom numarasina, gram basina elektron sayisina ve kiitle
yogunluguna sahip olmasi gerekir. Bununla birlikte, Compton etkisi, klinik araliktaki
mega-voltaj foton 1sinlar1 i¢in en baskin etkilesim modu oldugundan, bu tiir 1ginlar i¢in

su esdegerligi icin gerekli kosul, suyunkiyle aynm elektron yogunluguna (santimetre kiip

57



basma elektron sayis1) sahip olmaktir. Bir malzemenin elektron yogunlugu (re), kiitle
yogunlugundan (rm) ve atomik bilesiminden asagidaki formiile gore hesaplanabilir

(Shrimpton 1981):

Pe = pmNA(X) (2-91)
Z Z;
e N (2.92)

Na, Avogadro sayisidir ve aj, atom numarasi Zj ve atom agirligi Aj olan i'inci elementin
agirlik¢a kesridir. Cesitli insan dokularinin ve viicut sivilarinin elektron yogunluklari
Shrimpton tarafindan Denklem 2.92'ye gore hesaplanmistir. Bu malzemelerin kiitle
yogunlugu belirli bir numuneye bagli olarak degisebilmesine ragmen, bu malzemelerin
atomik bilesimi ve gram bagina elektron sayisi, yiiksek enerjili foton ve elektron
dozimetrisi i¢in kullanmimlarini garanti etmek i¢in yeterince sabittir. Homojen fantomlara
ek olarak, klinik dozimetri i¢in antropomorfik fantomlar siklikla kullanilir. Alderson
Rando fantom olarak bilinen bdyle bir ticari olarak temin edilebilen sistem, ¢esitli viicut
dokular1 kas, kemik, akciger ve hava bosluklarini simiile etmek i¢in malzemeler igerir.
Fantom, bir insan govdesi seklinde sekillendirilmistir ve film veya diger dozimetreleri

yerlestirmek i¢in enine dilimler halinde kesitler igerir.

2.8.1 Yiizde derin doz (PDD)

Isin bir hasta (veya bir fantom) {izerine geldiginde, hastada sogurulan doz derinlige bagh
olarak degisir. Bu degisim 1s1n enerjisi, derinlik, alan boyutu, kaynak ve 1s1n kolimasyon
sistemi, uzaklik olmak iizere farkli parametrelere baglidir. Bu nedenle, bir hastada dozun
hesaplanmasi i¢in, derin doz dagilimini etkiledikleri i¢in bu parametreler ile ilgili degisim
g0z Oniine alinmalidir. Doz hesaplama sistemindeki 6nemli bir adim, 1s1n1in merkez ekseni
boyunca derin doz varyasyonunu olusturmaktir. Bu amag icin bir dizi parametre
tanimlanmigtir. Bunlar yiizde derin doz, TAR, TPR ve TMR'dir. Bu miktarlar genellikle
kiigiik iyon odalar1 kullanilarak su fantomlarinda yapilan Glglimlerden elde edilir.

Termoliiminesans dozimetreler (TLD), diyotlar ve film gibi diger dozimetri sistemleri
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bazen kullanilsa da, daha iyi hassasiyetleri ve daha kiiclik enerji bagimlilig1 nedeniyle
iyon odalan tercih edilir. Merkez eksen doz dagilimini karakterize etmenin bir yolu,
referans derinlikteki doza gore farkli derinlikteki dozu normalize etmektir. Yiizde derin
doz, 1sinin merkezi ekseni boyunca herhangi bir d derinliginde sogurulan dozun do
referans derinliginde sogurulan doza oram olarak tamimlanabilir. Yiizde derin doz (P)

boylece asagidaki esitlikle ifade edilir (Boles 1972).

P= l‘;—d x 100% (2.93)

do

Yiizde derin doz 6l¢limii sematik olarak Sekil 2.20°de gosterilmistir (Khan ve Gibbons
2014). Orta-voltaj (yaklasik 400 kVp'ye kadar) ve diisiik enerjili x-1s1nlar1 igin referans
derinligi genellikle yilizeydir (do = 0). Daha yiiksek enerjiler i¢in, referans derinligi
genellikle, enerjiye baglh olarak daha biiylik derinliklerde meydana gelen sogurulan doz
pik (do = dm) konumunda alinir. Belirli bir enerji i¢in sogurulan dozun pik derinligi aym
zamanda alan boyutuna da bagli oldugundan (yiizeyde meydana gelen degisen miktarda
elektron kontaminasyonu nedeniyle), kii¢iik bir alan boyutu i¢in referans derinligi, do,
belirlenmelidir (6rn. 3x3cm?). Referans derinlik elektron kontaminasyonunu en aza
indirmek ve gercek pik noktasinin nerede meydana geldigine bakilmaksizin tiim alan
boyutlari i¢in ayn1 tutulmasi gerekir. Klinik uygulamada, merkez eksende sogrulan doza

bazen maksimum doz, maksimum doz (Dmax) ad1 verilir. Boylece, Dmax;

= % x 100% (2.94)

Dmax -

Z<— Kolimator

Merkez Eksen
— Ylzey

Fantom

Sekil 2. 20 Yiizde derin doz 6l¢iimii (Khan ve Gibbons 2014)

59



Bir dizi parametre, merkezi eksende yilizde derin doz dagilimim etkiler. Bunlar, 1sin
kalitesi veya enerjisi, derinlik, alan boyutu ve sekli, kaynak yilizey mesafesi (SSD) ve 151n

kolimasyonunu igerir.

2.8.2 Demet Kkalitesi ve derinligin yiizde derin doza etkisi

Yiizde derin dozu (maksimum dozun derinliginin 6tesinde) derinlikle azalir ve 1s1n
enerjisiyle artar. Daha yliksek enerjili demetler daha biiylik niifuz giiciine sahiptir ve bu
nedenle belirli bir derinlikte daha yiiksek yiizdeli bir derin doz dagilimi elde edilir. Ters
kare yasasinin ve sacilmanin etkileri dikkate alinmazsa, derinlikle yiizde derin doz
degisimi yaklasik olarak iistel zayiflama tarafindan yonetilir. Boylece 1smn kalitesi,
ortalama azalim katsayis1 katsayisinin karesi ile degistiginden yiizde derin doz azalim
katsayisina bagli olarak degisir. Azalim katsayis1 azaldikga, 151n daha fazla niifuz eder
hale gelir ve bu da build-up bélgesinin 6tesindeki herhangi bir derinlikte daha yiiksek

yiizde derin doza neden olur. Enerjiye bagl olarak yilizde derin doz dagilimi Sekil 2.21°de

gosterilmistir (Khan ve Gibbons 2014).
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Sekil 2. 21 Enerjiye bagl olarak yiizde derin doz degisimi (Khan ve Gibbons 2014)
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Yiizde derin doz, maksimum doz derinliginin 6tesinde derinlikle azalir. Bununla birlikte,
enerji arttik¢a daha belirgin hale gelen bir baslangi¢c dozu birikimi vardir. Orta-voltaj veya
diisiik enerjili x-151nlar1 durumunda, doz ylizeyde veya yiizeye ¢ok yakin bir bolgede
maksimuma ulasir. Ancak daha yiiksek enerjili 1s1nlar i¢in maksimum doz noktasi doku
veya fantomun daha derinlerinde bulunur. Yiizey ile maksimum doz noktasi arasindaki
bolgeye build-up bdlgesi denir. Daha yiiksek enerjili 1sinlarin doz olusturma etkisi, klinik
olarak cilt koruyucu etki olarak bilinen bir etkiye neden olur. Kobalt-60 ve daha yiiksek
enerjiler gibi megavoltaj 1sinlari i¢in yiizey dozu Dmax'tan ¢ok daha kiigiiktiir. Bu, Dmax'mn
cilt ylizeyinde veya c¢ok yakiminda meydana geldigi diisiik enerjili 1s1nlara gore belirgin
bir avantaj sunar. Boylece, daha yiiksek enerjili foton isinlari durumunda, derinin
toleransmi agsmadan derin yerlesimli tiimorlere daha yliksek dozlar verilebilir. Bu, hem
timordeki daha yiiksek PDD hem de derideki daha diisiik yiizey dozu nedeniyle
mimkindiir. Yiiksek enerjili foton 1s1m1 hastaya veya fantoma girerken, yiizeyden ve
sonraki katmanlardan yiiksek hizli elektronlar firlatilir. Bu elektronlar enerjilerini
durdurulana kadar biriktirirler, bu da ¢ikis noktalarindan asagi dogru 6nemli bir mesafede
meydana gelir. Elektron akist ve dolayisiyla sogurulan doz, maksimuma ulagana kadar
derinlikle artar. Ancak foton enerji akisi derinlikle siirekli azalir ve sonug olarak elektron
iretimi de derinlikle azalir. Net etki, belirli bir derinligin 6tesinde, dozun derinlikle

birlikte azalmaya baslamasidir.

Buil-up fenomenini, sogrulan doz ve kerma ("Ortamda Yayilan Kinetik Enerji" veya
"Birim Kiitle Basina Salinan Kinetik Enerji"nin kisaltmasi) olarak bilinen bir miktar
cinsinden ag¢iklamak 6nemlidir. Daha 6ncede belirtildigi gibi kerma (K), "dE«'nin dm'ye
boliimii olarak tanimlanabilir; burada dEy, yiiksliz iyonlastirict pargaciklar (fotonlar)
tarafindan serbest birakilan tiim yiiklii iyonlastiric1 pargaciklarin (elektronlar) dm kiitleli

bir malzeme igerisindeki ilk kinetik enerjilerinin toplamidir.”

__ dEyy
dm

(2.95)

Kerma, fotonlardan dogrudan iyonlastirici elektronlara aktarilan enerjiyi temsil

ettiginden, foton enerji akisindaki azalma nedeniyle kerma yiizeyde maksimumdur ve
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derinlikle azalir. Diger taraftan, ¢esitli derinliklerde firlatilan yiiksek hizl elektronlar akis
asagl hareket ettigi i¢in sogrulan doz, ilk dnce derinlikle artar. Sonug¢ olarak, derinligi
olan bir elektronik birikim olusur. Ancak, doz elektron akigina bagli oldugundan,
ortamdaki elektronlarin araligina yaklasik olarak esit bir derinlikte belirli bir maksimum
degere ulasir. Bu derinligin 6tesinde, elektron iiretimi ve dolayisiyla elektron akisinda net
bir azalma gbézlemlendiginden, kerma azalmaya devam ettik¢e doz azalir. Derinlige bagl
olarak sogrulan doz ve kermadaki degisim Sekil 2.22°de gosterilmistir. Kerma egrisi
baslangigta doz egrisinden daha yiiksektir ancak birikim bdlgesinin dtesinde doz egrisinin
altina diiser. Bu etki, sonsuza alinan iki egrinin altindaki alanlarin ayni olmasi gerektigi

gercegiyle aciklanir (Nilsson ve Brahme 1983).

Sogrulan Doz

Sogrulan Doz ve Kerma

Build-up

Derinlik

Sekil 2. 22 Derinlige bagli olarak sogrulan doz ve kermadaki degisim (Khan ve Gibbons
2014)

2.8.3 Alan boyutu ve sekline bagh olarak yiizde derin doz degisimi

Alan boyutu geometrik veya dozimetrik olarak belirtilebilir. Geometrik alan boyutu,
"kaynagin 6n merkezinden goriildiigii gibi kolimatdriin distal ucunun 151n eksenine dik
bir diizlem {iizerindeki izdiisiimii" olarak tanimlanir. Bu tanmim genellikle, radyasyon
kaynaginin 6n ylizeyinin merkezine bir nokta 151k kaynagi yerlestirilmis gibi diizenlenen

151k lokalizorii tarafindan tanimlanan alana karsilik gelir.
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Dozimetrik veya fiziksel alan boyutu, kaynaktan belirtilen bir mesafede 151n eksenine dik
bir diizlemde belirli bir izodoz egrisi (genellikle %50 izodoz) tarafindan kesilen
mesafedir. Ayrica, alan boyutu, SSD veya kaynaktan eksene uzaklik (SAD) gibi 6nceden
belirlenmis bir mesafede tammlamr. Ikinci terim, kaynaktan izomerkez olarak bilinen
portal donme eksenine olan mesafedir. Yeterince kiiciik bir alan i¢in, bir noktadaki derin
dozun birincil olarak birincil radyasyondan, yani iistteki ortami etkilesime girmeden
gecen fotonlardan kaynaklandigi varsayilabilir. Bu durumda sagilan fotonlarin derin doza
katkis1 ihmal edilebilecek kadar kiigiiktiir ve 0 oldugu varsayilir. Ancak alan boyutu
arttikca, radyasyon sacabilen hacim nedeniyle sagilan fotonlarin sogurulan doza katkisi
artar ve bu katki alan boyutu ile biiyiir. Ayrica sagilan dozdaki bu artis daha biiyiik
derinliklerde daha fazla olur. Alan boyutundaki artisin neden oldugu PDD'deki artis, 151n
kalitesine baghdir. Sac¢ilma olasilig1 veya sagilma enine kesiti, enerjideki ve daha yiiksek
enerjideki artisla azaldigindan fotonlar daha baskin olarak ileri yonde sagilir, PDD'nin
alan boyutu bagimliligi, yiiksek enerji igin diisiik enerjili demetlere gore daha az
belirgindir. Radyasyon tedavisi i¢in yiizde derin doz verileri genellikle kare alanlar igin
elde edilir. Klinik uygulamada karsilasilan tedavilerin ¢ogu dikdortgen veya diizensiz
sekilli (bloke) alanlar gerektirdiginden, kare alanlar1 farkli alan boyutlar ve sekillerine
esitleyen bir sistem gereklidir. Merkezi eksen derin dozunu iliskilendirmek i¢in kare,
dikdortgen, dairesel ve diizensiz sekilli alanlar i¢in yari deneysel yontemler

gelistirilmistir (Jones 1949).

2.8.4 Kaynak yiizey mesafesine (SSD) bagh olarak yiizde derin doz degisimi

Bir nokta radyasyon kaynag tarafindan yayilan foton akisi, kaynaktan uzakligin karesi
ile ters orantili olarak degisir. Eksternal 1s1n tedavisi i¢in klinik kaynagin (izotopik kaynak
veya rontgen odak noktasi) sonlu bir boyutu olmasina ragmen, SSD genellikle biiyiik (>80
cm) olacak sekilde seg¢ilir, bdylece kaynak boyutlar1 foton degisimiyle ilgili olarak mesafe
ile foton akis1 6nemsiz hale gelir. Baska bir deyisle, kaynak biiyilk SSD'lerde bir nokta
olarak kabul edilebilir. Boylece, radyasyona maruz kalma orani veya bdyle bir kaynaktan
gelen "bos alandaki doz hiz1", mesafenin karesi ile ters orantili olarak degisir. Tabii ki,

doz hizinin ters kare kanunu bagimliligi, sagilma olmadan bir birincil 151n ile etkilestigi
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varsaymmi kullamlir. Bununla birlikte, belirli bir klinik durumda, 1sindaki kolimasyon

veya diger sa¢ilma materyali, ters kare yasasindan sapmaya neden olabilir.

Yiizde derin doz, ters kare yasasinin bir sonucu olarak SSD ile artar. Bir noktadaki gergek
doz hizi, kaynaktan uzaklastik¢a azalmakla birlikte, bir referans noktasina gore goreceli
bir doz olan PDD, SSD ile artar. Bu, bir nokta radyasyon kaynagindan gelen doz hizinin,
ters kare yasasini izleyerek kaynaktan uzakligin bir fonksiyonu olarak ¢izildigi Sekil

2.23'te gosterilmektedir (Khan ve Gibbons 2014).

1.8

1.6

1.4+

1.2 F

1.0

0.8 -

Rolatif doz hizi

0.6

0.4

0.2

L L

i L L 1 L 1 A 1
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

Kaynaktan olan mesafe

Sekil 2. 23 Bir nokta kaynagindan uzakligin ters kare kanunun fonksiyonu olarak bagil
doz hiz1 grafigi. Referans mesafesi = 80 cm (Khan ve Gibbons 2014)

Egride goriildiigii gibi, iki nokta arasindaki doz hizinda gbézlemlenen diisiis, kaynaktan
daha kiigiik mesafelerde, biiyiik mesafelerdeki diisiise gore ¢ok daha fazladir. Bu, bir
referans noktasina gore derinlik dozunu temsil eden PDD'nin, kaynagin yakininda,

kaynaktan uzakta oldugundan daha hizli azaldig1 anlamina gelir (Johns vd. 1958).

Klinik radyasyon tedavisinde SSD 6nemli bir parametredir. PDD, Dmax'a gore derinlikte
ne kadar doz verilebilecegini belirlediginden, SSD'nin miimkiin oldugu kadar biiyiik
olmasi gerekir. Ancak doz hiz1 mesafeyle birlikte azaldig1 i¢in, SSD pratikte doz hiz1 ile
PDD arasinda uyum saglayan bir mesafeye ayarlanir. Mega-voltaj i1sinlariyla derin

yerlesimli lezyonlarin tedavisi i¢in 6nerilen minimum SSD 80 cm'dir. Klinik kullanim
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icin yilizde derin doz genellikle standart bir SSD'de 6l¢iiliir (kobalt teleterapi i¢in 80 cm
veya linac kirigler i¢in 100 cm). Ancak belirli bir klinik durumda, bir hastada ayarlanan
SSD, standart SSD'den farkli olabilir. Ornegin, standart SSD'lerde mevcut olanlardan
daha biiyiik alan boyutlar1 igeren tedavi teknikleri i¢in daha biiyiik SSD'ler gereklidir. Bu
nedenle, standart bir SSD icin PDD'ler, ger¢cek SSD ig¢in gecerli olanlara
doniistiiriilmelidir. Daha kesin yontemler mevcut olsa da Mayneord F faktorii SSD
doniisiimii i¢in kullanilabilir. Bu yontem, SSD degistikce sacilmadaki degisiklikleri
dikkate almadan, ters kare yasasinin kat1 bir sekilde uygulanmasina dayanir. Sekil 2.24,
yalnizca SSD'ye gore farklilik gosteren iki 1sinlama kosulunu gostermektedir. P (d,r,f),
SSD = f ve alan boyutu r i¢in d derinligindeki PDD olsun (6rnegin, r % r boyutlarinda
kare bir alan). Derinlik ile dozdaki degisim ii¢ etki tarafindan yonetildiginden; ters kare

yasasl, iistel zayiflama ve sagilma asagidaki esitlik ile ifade edilir (Burns 1958).

P(d,1,£;) = 100 x (25m)2 x e h(d=dm) x K (2.96)
1

Yuzey

Fantom

A

Sekil 2. 24 Kaynaktan yiizey mesafesine gore yiizde derin dozun (%DD) degisimi
(Khan ve Gibbons 2014)

65



P(d,r1,f,) = 100 X (%)2 x e~H(d=dm) x K_ (2.97)
2

Esitlik 2.96 ve esitlik 2.97 birbirine oranlanirsa;

PArf) _ fotdmyos fitdy,
Pty ~ Grdn)  Grd) (2.98)

Buna gore Maynord F Faktorii asagidaki gibi elde edilir.

f1+dm

F= (D% Gy (2.99)

Tiim d > dm derinlikleri i¢in F faktoriiniin f> > f1 igin 1'den biiylik ve f> < f; igin 1'den
kiigiik oldugu gosterilebilir. Bu nedenle, SSD'deki artisla PDD'nin arttig1 yeniden ifade
edilebilir. Mayneord F faktorii yontemi, kiiclik alanlarda sagilma orani diistik oldugu i¢in
kiigiik alanlarda oldukca etkili bir yontemdir. Ancak yontem, daha diisiik enerji, genis
alan, biiylik derinlik ve biiylik SSD degisimi gibi asir1 kosullar altinda 6nemli hatalara yol

agabilir.

2.8.5 Doku-hava oram (Tissue-Air Ratio, TAR)

Doku-hava orani (TAR) ilk olarak 1953'te Johns tarafindan tamitildi ve baslangicta
"tiimor-hava orant" olarak adlandirildi. O zamanlar bu miktar 6zellikle rotasyon tedavisi
hesaplamalar i¢in tasarlanmisti. Rotasyon terapisinde, radyasyon kaynagi, genellikle
tiimoriin i¢ine yerlestirilen donme ekseni etrafinda bir daire icinde hareket eder. SSD,
ylizey konturunun sekline bagli olarak degisebilse de, kaynak eksen mesafesi (SAD) sabit
kalir. PDD, SSD'ye bagh oldugundan, degisen SSD'yi diizeltmek i¢in PDD'ye SSD
diizeltmesinin uygulanmasi gerekecektir; bu, klinik uygulamada rutin olarak uygulanmasi
zor olan bir prosediirdiir. SSD bagimliligini ortadan kaldirmak i¢in daha basit bir nicelik,
yani TAR tammlanmistir (Gupta ve Cunningham 1966). Tanitildig1 zamandan beri, TAR
konsepti sadece rotasyon tedavisi i¢in degil, aym zamanda sabit izosentrik teknikler ve

diizensiz alanlar i¢in de hesaplamalar1 kolaylastirmak i¢in gelistirilmistir. TAR, fantomda
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belirli bir noktadaki dozun (Dg), aym noktadaki bos uzaydaki doza (Dfs) oram olarak
tanimlanabilir. Bu, Sekil 2.25'te gosterilmektedir. Belirli bir 1s51n demeti i¢in TAR, o
derinlikteki d derinligine ve r alan boyutuna baglidir. Buna gére TAR asagidaki esitlik ile
ifade edilir.

TAR(d, rq) = DD—: (2.100)

Alan boyutu parametresi, rq, d derinliginde yansitilan esdeger bir kare alamin kenarini

belirtir.

Denge
Kiitlesi

Sekil 2. 25 Doku-hava orani (TAR) tamiminin gdsterimi (Khan ve Gibbons 2014)

2.8.6 Mesafenin TARa etkisi

TAR'a atfedilen en onemli Ozelliklerden biri, kaynaga olan mesafeden bagimsiz
olmasidir. Ancak bu, klinik olarak kullamlan mesafeler araliginda genellikle %2'den daha
iyi bir dogruluk i¢in gegerli olan bir tahmindir. TAR, ayn1 noktadaki iki dozun (Dg Ve Dss)
orani oldugundan, foton akisinin mesafe bagimlilig1 ortadan kalkar. Bu nedenle, TAR,
serbest havaya yerlestirilen mini fantomda (veya denge fantomunda) ayni noktadaki dozla
karsilastirildiginda, yalmzca fantomdaki 1sinin zayiflamasi ve sagilmasi nedeniyle bir
noktadaki dozun modifikasyonunu temsil eder. Birincil 1s1n, derinlikle {istel olarak

zayiflatildigindan, birincil 1s1n icin TAR, SSD'nin degil, yalnizca derinligin bir
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fonksiyonudur. Bununla birlikte, dagilim bileseninin durumu agik degildir. Bununla
birlikte, derin doza fraksiyonel sagilma katkisinin, 1smin diverjansindan neredeyse
bagimsiz oldugunu ve sadece o derinlikteki derinlige ve alan boyutuna bagl oldugunu
gostermistir. Dolayisiyla, derin dozun hem birincil hem de sagilma bilesenini igeren TAR,

kaynak mesafesinden bagimsizdir (Holt vd. 1970).

2.8.7 Enerji, derinlik ve alan boyutu ile tar degisimi

TAR, PDD'ye cok benzer sekilde enerji, derinlik ve alan boyutuna goére degisir.
Megavoltaj kirigleri i¢cin, TAR maksimum dozun (dm) derinliginde bir maksimuma kadar
ylikselir ve daha sonra derinlikle asag1 yukar1 katlanarak azalir. Doza sagilma katkisinin
ihmal edildigi dar bir 151n veya 0 x 0 alan boyutu i¢in, dm'nin 6tesindeki TAR, derinlikle
yaklagik olarak iissel olarak degisir.

TAR(d, 0) = e #(d=dm) (2.101)

Burada p, verilen fantom i¢in 1s1nin ortalama azalim katsayisidir. Alan boyutu arttikca
dozun sagilan bileseni artar ve TAR'!n derinlikle degisimi daha karmagik hale gelir.
Bununla birlikte, sagilmanim minimum oldugu ve agag1 yukari ileri yonde yonlendirildigi
yiiksek enerjili megavoltaj demetleri i¢in, derinlikle TAR degisimi, etkili bir zayiflama
katsayis1 ([efr) saglanmasi kosuluyla, yine de {istel bir fonksiyonla yaklasik olarak tahmin
edilebilir (Khan ve Gibbons 2014).

2.8.8 Geri sagilma faktorii (Back Scatter Factor, BSF)

Geri sagilma faktorii (BSF) veya pik sagilma faktorii (PSF) terimi, 1s1nin merkez ekseni
tizerindeki maksimum dozun referans derinligindeki TAR degerine karsilik gelir.
Maksimum dozun referans derinligindeki merkezi eksendeki dozun, bos uzayda aym

noktadaki doza orani olarak tanimlanabilir. Matematiksel olarak,

BSF = 2max (2.102)

Dt
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BSF = TAR(dp, rq._) (2.103)

Burada r,;_ , maksimum dozun referans derinligi dm'deki alan boyutudur. BSF, TAR gibi,

kaynaga olan mesafeden bagimsizdir ve yalmzca 1s1n kalitesine ve alan boyutuna baglidir.
Sekil 2.26, ¢esitli kalitedeki 151n demetleri ve alan boyutlar1 i¢in BSF'leri gostermektedir.
BSF alan boyutu ile artarken, maksimum degeri alan boyutuna bagh olarak 0,6 ila 0,8
mm Cu arasinda yar1 degerli bir katmana (HVL) sahip demetler i¢in ortaya ¢ikar. Bu
nedenle, olagan filtrasyonlu ortovoltaj demetleri i¢in BSF, biiyiik alan boyutlart i¢in 1,5

kat daha fazla olabilir.

Geri Sagilma Faktori

60 Co
(14.8 mm Cu)

0.1 0.2 0.4 0.60.81.0 2.0 40 6.0

10 15 20
Yar1 Deger Kalinligi (mmCu)

Sekil 2. 26 Isin kalitesi (yar1 deger kalinlig1) ile geri sacilma faktorlerinin (BSF'ler)
degisimi. (Khan ve Gibbons 2014)

Bu, serbest alandaki doza kiyasla ylizeye yakin dozda %50'lik bir artisa veya maruziyet
acisindan, havada maruz kalmaya kiyasla ciltte maruziyette %50'lik bir artisa neden olur

(Cunningham vd. 1965).

69



2.8.9 TAR ile PDD arasindaki iliski

TAR ve PDD birbiriyle iliskilidir. iliski asagidaki gibi tiiretilebilir: Sekil 9.9A'y1 goz
oniinde bulundurarak, d derinliginde rq alan boyutu i¢cin TAR(d,rd) Q noktasinda TAR
olsun. r, yilizeydeki alan boyutu, f SSD ve dm, P noktasindaki maksimum dozun referans
derinligi olsun. Dss(P) ve D#(Q), P ve Q noktalarindaki bos uzaydaki dozlar olsun, D#s(P)
ve D#s(Q) ters kare yasasi ile iligkilidir (Khan ve Gibbons 2014).

Dfs(Q _  f+dmy2
De(P) ( d ) (2.104)

Alan boyutlart r ve rq asagidaki ifade ile iligkilidir.

rq = r% (2.105)
TAR tanimina gore
_ Da(Q
TAR(d,ry) = D (Q) (2.106)
Veya
D4(Q) = TAR(d, rq). Dgs(Q) (2.107)

P noktasindaki maksimum doz asagidaki esitlik ile verildiginden;
Dmax(P) = Dg(P). BSF(r) (2.108)
ve tamm geregi, PDD P(d,r,f) su sekilde verilir:

P(d,r,f) = DD#% x 100 (2.109)

Bu esitliklerden PDD ve TAR arasindaki iligki agagidaki esitlikler ile ifade edilir.
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1 Dg(Q
s X e X 100 (2.110)

P(d,r,f) = TAR(d,rg) X
Veya

1 f+d
X (=
BSF(r) f+d

P(d,r,f) = TAR(d, rg) X )2 x 100 (2.111)

2.8.10 Sacilma-hava orani (Scatter-Air Ratio, SAR)

SAR'lar, ortamdaki sagilan dozu hesaplamak amaciyla kullanilir. Birincil ve sagilan
dozun ayr1 ayr1 hesaplanmasi, diizensiz alanlarin dozimetrisinde 6zellikle yararlidir. SAR,
fantomda belirli bir noktada sagilan dozun ayni noktadaki bos uzaydaki doza orani olarak
tanimlanabilir. SAR, TAR gibi, SSD'den bagimsizdir ancak 1s1n enerjisine, derinligine ve
alan boyutuna baglidir. Fantomdaki bir noktadaki sagilan doz, toplam doz o noktadaki
birincil doza esit oldugundan, SAR matematiksel olarak, verilen alan i¢in TAR ile 0 x 0

alani i¢in TAR arasindaki farkla verilir.

SAR(d,rq) = TAR(d,rq) — TAR(d, 0) (2.112)

Burada TAR (d,0) demetin birincil bilesenini temsil eder. SAR'lar 6ncelikle herhangi bir
sekildeki bir alandaki sa¢ilmanin hesaplanmasinda kullanildigindan, SAR'ar o
derinlikteki dairesel bir alanin derinliginin ve yarigapinin fonksiyonlari olarak tablo
haline getirilebilir.

2.8.11 Doz hesaplama parametreleri

Bir hastada sogurulan dozu hesaplamak i¢in ¢esitli yontemler gelistirilmistir. Yiizde derin
dozlar (PDD'ler) ve doku-hava oranlart (TAR'lar) kullanan bu yontemlerden bazilaridir.
Ancak, bu yontemlerde bazi sirlamalar vardir. Ornegin, PDD'nin kaynak-yiizey
mesafesine (SSD) bagimliligi, bu miktar1 es merkezli teknikler i¢in uygun hale getirmez.
TAR'lar ve sagilma-hava oranlari (SAR'lar) bu sorunu ortadan kaldirsa da, bunlarin
%9Co'nunkinden daha yiiksek enerjilere sahip olan 1s1n demetlerine uygulanmasi, serbest
uzayda doz Ol¢limii gerektirdiginden ciddi sekilde sorgulanmistir. Isin enerjisi arttikca,

hava i¢i 6lglimler i¢in hazne build-up kapaginin boyutu artirilmalidir. Dolayisiyla bu tiir
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Ol¢ciimlerden serbest uzayda dozu hesaplamak giderek daha zor hale gelir. Ek olarak,
build-up kapagimin malzemesi genellikle fantomunkinden farklidir ve bu, TAR
Olgtimlerinde bir yanlhilik veya belirsizlige neden olur. Bir ortamdaki nokta doz, birincil
ve sacilan bilesenler olarak analiz edilebilir. Birincil doza, kaynaktan yayilan birincil
veya orijinal fotonlar katkida bulunur ve sa¢ilan doz, sacilan fotonlarin sonucudur.
Sacilan doz ayrica kolimator ve fantom bilesenlerinden etkilenebilir, ¢linkii ikisi bagimsiz
olarak degisebilir. Ornegin, alanin bir kismini1 bloke etmek, 1s1n1n agik kismindaki olay
cikisin1 veya foton enerji akisini 6nemli dl¢iide degistirmez, ancak blogun derecesine
bagli olarak fantom sag¢ilmasini 6nemli Sl¢ilide azaltabilir. Hem kolimatér hem de fantom
sagilimim hari¢ tutan bir fantomda birincil dozun belirlenmesi oldukg¢a zordur. Bununla
birlikte, megavoltaj foton 1sinlar1 i¢in, fantom sagiliminin ayri olarak hesaplanabilmesi
icin, kolimator sa¢ilimini birincil 1$1n1n bir pargasi olarak makul bir yaklasim olarak kabul
etmek miimkiindiir. Bu nedenle, birincil fotonlarin yani sira kolimasyon sisteminden
sacilanlardan kaynaklanan doz olarak etkili bir birincil doz tanimlamas1 yapilir. Bir
fantomdaki etkili birincil, derinlikteki doz fantom sagilimi olarak diistiniilebilir. Alternatif
olarak, etkili birincil doz, kolimator agikligi sabit tutulurken sagilma hacmi sifira
distiriildiiginde fantomda sogrulan doz olarak tamimlanabilir. Bir fantomdaki birincil
dozun 0 x O alamindaki dozla temsil edilmesi, yanal elektronik dengenin olmamasi
nedeniyle pratik sorunlar dogurur. Sonug olarak, bu, birincil dozun dogrudan dSl¢timiinii
imkansiz hale getirir. Bu konu literatiirde tartisilmistir, ancak pratik ¢ézliimler iizerinde
hala anlasmaya varilamamisti. Dozun birincil ve sag¢ilmig bilesenlerinin
hesaplanmasinda elektron tasmmmasini kullanan sistemler uygun olur, ancak rutin

hesaplamalar i¢in heniiz tam olarak gelistirilmemis ve uygulanmamastir.

2.8.12 Kolimator sacilma faktorii

Havada 6lg¢iilen 151n ¢ikis1 (maruz kalma hizi, bos alandaki doz hizi veya enerji akis hizi)
alan boyutuna baghdir. Alan boyutu arttikca, birincil 1s1na eklenen katki artan kolimator
sacilimi nedeniyle artar. Kolimator sagilma faktorii (S¢) ayrica hava ¢ikis orani olarak da
adlandirilir ve belirli bir alan i¢in havadaki ¢ikisin bir referans alan i¢in olana orani olarak
tanimlanabilir (6rn., 10 x 10 cm?). S, verilen enerji 151m i¢in maksimum doz birikimini

saglamaya yetecek biiylikliikte bir birikim basligina sahip bir iyon odasi ile 6lgiilebilir.
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Olgiim igin set-up pozisyonu Sekil 2.27'de gosterilmektedir (Khan ve Gibbons 2014).
Iyonizasyon okumalar1 alan boyutuna [esdeger karenin kenar1 veya alan/cevre (A/P)]
kars1 ¢izilir ve degerler referans alana normalize edilir (6rn., 10 x10 cm?). Sc dl¢iimiinde,
Ol¢iimler goreceli foton enerji akislarini yansitacaksa, alan tiim alan boyutlari i¢in build-
up kapagii (penumbral etkiler olmadan) tamamen Ortmelidir. Alan kenar1 ile build-up
baslig1 arasinda en az 1 cm'lik bir yan kenar boslugu yeterli kabul edilir. Yiiksek enerjili
fotonlar i¢in, gerekli birikme baslig1 boyutu, kiiciik alan boyutlari i¢in Sc'yi 6lgmek igin
cok biiylik olabilir. Bu durumlar i¢in van Gasteren ve ark. sagilan elektronlari (6r. 10 cm)
onlemek i¢in dmax'in yeterince Otesinde bir Sl¢lim derinligine sahip dar (6r. 4 cm

capinda) silindirik 1g1n-koaksiyel fantom veya "mini fantom" kullanilmasini 6nermistir.

SAD

Referans /
Alan !

/ . Referans
Build-up ! | Alan

X7 kap / \

\ Referans
\
\

Derinlik

o l
%] o !
T Referans T : Referans
'/ Alan : /_ Alan
i/ |
2 ¥
A —* Alan boyutu B —  Alan boyutu

Sekil 2. 27 S¢ ve S¢ Olglimii icin  set-up pozisyonu. A: Alan boyutuna karsi Sc'yi
belirlemek i¢in bir referans alanina gore output 6lgmek i¢in havada build-
up basligi olan oda. B: Alan boyutuna karst S,p'yi belirlemek i¢in sabit bir
referans derinliginde bir fantomdaki Ol¢timler. SAD, kaynaktan eksene
uzaklik (Khan ve Gibbons 2014)
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Sc i¢in mini fantomlarin kullanimi AAPM TG-74 raporu tarafindan tavsiye edilen
Olgtimler i¢in agiklanmistir (Das vd. 2008). Normal olarak, kolimator sagilma faktorleri,
iyon odasi kaynak-eksen mesafesi (SAD) ile 6l¢iiliir. Bununla birlikte, kii¢iik alanlar i¢in,
SAD'den daha biiyiilk mesafelerde output dlglimleri (referans alani i¢in olanlar dahil)
alinabilir, boylece en kiigiik alan build-up kapagim veya mini fantomu uygun bir marjla

kaplar. Bu dl¢timlerdeki alan boyutlarinin tiimii SAD'de tanimlanmuistir.

2.8.13 Fantom sacilma faktorii

Fantom sagilim faktorii (Sp), alan boyutu degistikge bir referans derinlikte fantomdan
kaynaklanan sa¢ilma nedeniyle radyasyonundaki degisikligi hesaba katar. Sp, referans
derinlikte belirli bir alan i¢in doz hizinin (veya monitdr birimi basina dozun (MU))
referans alan i¢in ayni nokta ve derinlikteki doz hizina oram olarak tanimlanabilir (6rn.,
10 x 10 cm?). Bu tanimda, Sp'nin sabit bir kolimatér agiklig1 i¢in 1smlanan fantom
hacmindeki degisikliklerle ilgili oldugu belirtilmelidir. Bdylece, farkli kesit
boyutlarindaki fantomlar tizerinde genis bir alan kullanilarak Sp belirlenebilir. Geri
sacilma faktorlerinin dogru bir sekilde dlgiilebildigi (6rnegin, kobalt-60'a kadar) foton
isinlar1 i¢in, maksimum dozun referans derinligindeki Sp faktorii basitce geri sagilma
faktoriiniin (BSF) referans alam i¢in verilen alana orami olarak tanmimlanabilir [ayni
zamanda tepe sac¢ilim faktorii olarak da adlandirilir (PSF)]. Matematiksel olarak, bu tiir

demetler i¢in fantom sag¢ilma faktorii asagidaki esitlik ile ifade edilir.

__ BSF(r)
Sp() = pors (2.113)

Burada r esdeger kare alanin boyutu ve ro referans alaninin boyutudur (6rnegin, 10 x 10
cm?). Tiim 1510 enerjileri igin kullanilabilen daha pratik bir Sp 6lgme yéntemi, asagidaki

denklemden dolayli olarak belirlenebilir.

_ Sc,p(r)
Sp(r) = S22 (2.114)

Burada Scp(r), belirli bir alan boyutu r i¢in bir referans derinlikte doz hizi (veya MU

basina doz) olarak tanimlanan toplam sagilma faktoriidiir. Bu deger referans alan i¢in ayn
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nokta ve derinlikteki doz hizina boliinerek elde edilir (6rn., 10 X 10 cm2). Boylece, Scp(r)

hem kolimator hem de fantom sagilmasini igerir ve S¢(r)'ye boliindiigiinde Sp(r) verir.

2.8.13 Doku-fantom oram (TPR) ve doku-maksimum oram (TMR)

TPR, fantomda belirli bir derinlikteki doz hizinin, ayn1 kaynak noktas1 mesafesindeki
ancak bir referans derinligindeki doz hizina orani olarak tammlanir. Bu, Sekil 2.28'te
gosterilmektedir. Sacgilan doz hesaplamasi i¢in karsilik gelen miktar, SAR'a benzer olan

sacilma-fantom orani1 (SPR) olarak adlandirilir (Karzmark vd. 1965).

Sekil 2. 28 Doku-fantom orani (TPR) ve doku-maksimum orani (TMR) dl¢iimii i¢in setup
pozisyonu (Khan ve Gibbons 2014)

TPR, herhangi bir referans derinligine (6rnegin, maksimum dozun referans derinligi veya
10 cm derinlik) normalize edilebilen genel bir fonksiyondur. Bu miktar i¢in kullanilacak
referans derinligi ile ilgili genellestirme olmamasina ragmen, merkezi eksen dmax noktast,
doz hesaplamalarinda ¢ok kullamsgl bir basitlige sahiptir. dmax Sabit bir referans derinlik
olarak kabul edilirse, TPR miktar1 TMR'ye neden olur. Dolayistyla TMR, TPR'nin 6zel
bir durumudur ve fantomda belirli bir noktadaki doz hizinin, aynmt kaynak noktasi
mesafesindeki ve maksimum dozun referans derinligindeki doz hizina oram olarak

tanimlanabilir. Megavoltaj foton 1s1nlar1 i¢in maksimum dozun derinliginin alan boyutuna
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ve SSD'ye bagh oldugu bulunmustur. Bu bagimlilik, alan boyutu ve SSD'nin bir
fonksiyonu  olarak  yiizeydeki elektron kontaminasyonundaki  degisiklikten
kaynaklanmaktadir. Hesaplama fonksiyonlariin elektron kontaminasyonundan bagimsiz
olmasi i¢in, build-up bolgesindeki doza normalize edilmesi gerekir. Baska bir deyisle,

normalizasyonun derinligi, referans derinliginden daha biiyiik olmalidir.

Elektron kontaminasyonu alan boyutu ile arttig1 ve SSD ile azaldig1 i¢in maksimum doz
(dm) derinligi alan boyutu ile azalma ve SSD ile artma egilimindedir. Bu nedenle, tiim
alan boyutlar1 ve SSD'ler i¢in referans derinligi olarak dm secilirse, yanal elektronik
denge (6rnegin, 3 x 3 cm?) ve biiyiik bir SSD (100 cm veya daha biiyiik) i¢in gereken en
kiigiik alan i¢in bu olmalidir. Bu kosullar altinda, elektron kontaminasyonu minimumdur
ve dm'deki doz, saf bir foton 1g1nina oldukg¢a yakindir. Alternatif olarak, dm'yi bulmak i¢in
[(%DD) x (SSD + d)?] d derinliginin bir fonksiyonu olarak ¢izilebilir. Bu, SSD'ye olan
bagimlilig1 ortadan kaldirir. Referans dm, daha sonra, dm'nin alan boyutunun (3 x 3 cm?ye
kadar) bir fonksiyonu olarak cizilmesi ve 0 % 0 alan boyutuna ekstrapolasyon
yapilmasiyla elde edilebilir. Yukarida belirlenen maksimum dozun (to) referans derinligi,
tim alan boyutlar1 ve ilgili tiim dozimetrik miktarlar (6rnegin, PDD'ler, TMR'ler, Sy
faktorleri ve hizlandirict icin MU basina dozun ayarlandigi derinlik) i¢in aym
tutulmalidir. TPR'ler i¢in referans derinligi do ile belirtilir. do 10 cm olarak segilirse,
TPR'lere dayali doz hesaplamalari formalizmi, ilgili tiim dozimetrik miktarlarin (6rnegin,
TPR'ler, PDD'ler, Sp faktorleri ve kalibrasyon dozu/MU) ayni referans derinlige

normalize edilmesini de saglamalidir.

2.8.14 TMR ve PDD arasindaki iliski

TMR'ler icin, bir noktadaki derinlik dozuna fraksiyonel sacilma katkisinin, 1sinin
sapmasindan bagimsiz oldugu ve sadece noktadaki alan boyutuna ve {istteki dokunun
derinligine bagli oldugu varsayilir. TAR ve TPR'nin de temelini olusturan bu ilke, tiim bu
islevleri pratik olarak SSD'den bagimsiz hale getirir. Boylece, her radyasyon kalitesi i¢in
tiim SSD'ler i¢in tek bir TMR tablosu kullanilabilir. Mega-voltaj demetleri icin, birincil
151n zayiflamasi yaklasik olarak su sekilde ifade edilebilir.
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TMR(d, 0) = e H(d-%) (2.115)

Burada p etkin lineer azalim katsayis1 ve to maksimum dozun referans derinligidir. p'yi
alan boyutunun (esdeger karenin kenar1) bir fonksiyonu olarak ¢izerek ve onu 0 x 0
alanina geri tahmin ederek TMR verilerinden belirlenebilir. TMR ve yiizde derin dozu P,
asagidaki denklemle birbiriyle iliskilidir.

2
TMR(d,rg) = C250) x (£2)" x (2 (2.116)

100 f+to Sp(ra)

Burada P, yiizde derin dozudur, d derinliktir, to maksimum dozun referans derinligidir, r

yiizeydeki alan boyutudur, f = SSD’dir. Aym zamanda;

rq = r(%) (2.117)

f+t,

re, = 1( : (2.118)

Denklem (10.4)'te, yiizde derin doz P referans derinlikteki doza normalize edilirse, tim
alan boyutlar1 ve SSD'ler i¢in P(to, r, f) = 100 olacak sekilde ifade edilebilir. TMR'ler
dogrudan oOlgiilebilmesine ragmen, Denklem 10.4'te gosterildigi gibi yilizde derin
dozlarindan da hesaplanabilir. ®Co igin, TMR'leri hesaplamak i¢in Denklem 2.115 ve
2.116 kullanilabilir. Ek olarak, ®Co gibi TAR'lerin dogru olarak bilindigi durumlarda
TMR'ler TAR verilerinden tiiretilebilir:

TAR(drg) _ TAR(drg)
TAR(to,rq)  BSF(rq)

TMR(d, 1) = (2.119)

2.8.15 TPR ve PDD arasindaki iliski

TMR i¢in Denklem 10.4, herhangi bir referans derinlik (6rn., 10 cm) i¢in TPR'ye

genellestirilebilir:

77



2
TPR(d, rg) = (PN(d,r,f)) % (f+d) % (Sp(rdo)) (2.120)

100 f+d, Sp(ra)

do referans derinlik oldugu i¢in, Pn normalize edilmis yiizde derin dozdur. Ayni zamanda;

ray = r(=2) (2.121)

Normalize edilmis yiizde derin doz, asagidaki denklem kullanilarak (maksimum doz, to

referans derinligine normalize edilmis) yiizde derin dozlarindan (P) elde edilebilir:

P(drf)
P(do,r,f)

P (d,r,f) = X 100 (2.122)

2.8.16 Monitér Unit (MU)

Radyoterapi kurumlari, tedavi teknikleri ve kalibrasyon uygulamalarinda farklilik
gostermektedir. Ornegin, bazilar1 yalmzca SAD (izosentrik) tipi tekniklere giivenirken,
digerleri her iki SSD tipini de kullanir. Buna gore, cihaz kalibrasyonlari, standart SSD
(SSD tipi kalibrasyon) i¢in bir referans derinliginde veya izomerkezde (SAD tipi
kalibrasyon) bir su fantomunda gergeklestirilir. Cogu kurum su anda MU
hesaplamalarinda kullanilan dozimetrik miktarlar icin maksimum doz referans derinligini
kullanmasina ragmen, bazilar1 referans derinlik olarak 10 cm derinligi tercih etmektedir.
Ek olarak, klinik alanlar, temelde dikdortgen veya kare olmasina ragmen, ¢ogu zaman
viicudun kritik veya normal bolgelerini korumak icin sekillendirilmez. Bu nedenle, bir
hesaplama sistemi, rutin kullanim i¢in kabul edilebilir dogruluk ve basitlikle, yukaridaki
uygulamalara genel olarak uygulanabilir olmalidir. Asagidaki genel denklemler, MU

hesaplamalarini iceren klinik durumlarin ¢ogunu kapsar. Izosentrik alanlar icin,

MU = D _— (2.123)

h Dca1XSc(re)XSp (rq) XTPR(d,rq)XWF(d,rq,x)XTFXOAR(d,x) x(ﬁ)z

Veya
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MU = D - (2.124)

N Dca1XSc(re)XSp (rg) XTMR(d,rq) xWF(d,rq,x) X TFx OAR(d,x)x(ﬁ)2

[zosentrik olmayan alanlar i¢in MU;

D

MU= D calXSc(re)XSp (ra) X5 (Ar.HOXWF(d,rg ) X TFXOAR(A X)X ()’ (2.125)
Veya

e Dcalxsc(rc)xsp(rd)xfgj)(d,r,r)x\]/DVF(d,rd,x)xTFxOAR(d,x)x(fft'z)Z (2.126)
denklemde

D = ilgilenilen noktada verilecek doz;

Dca = Referans kosullar altinda referans derinlikte MU basina kalibrasyon dozu;
Sc(re) = Kolimatdr tamimli alan boyutu r¢ i¢in kolimator sagilma faktorii

Sp(r) = Yiizeydeki alan boyutu r i¢in referans derinlikte fantom sacilma faktorii;
Sp(rg) = d derinliginde rg alan boyutu igin referans derinlikte fantom sagilma faktori;
WF(d,rd,x) = d derinliginde , alan boyutu rq ve eksen dis1 mesafe x i¢in kama faktorti;
TF = Tepsi faktort;

OAR(d,x) = d derinliginde ve eksen dis1 x mesafesinde eksen dis1 oran;

SCD = Kaynaktan Dca'in belirtildigi kalibrasyon noktasi mesafesi;

SPD = Kaynaktan D'nin iletildigi ilgi noktasina uzaklik;

do = TPR ve PDDy i¢in referans derinlik;

to = TMR ve PDD i¢in maksimum dozun elde edildigi referans derinlik.

Yukaridaki MU denklemleri sunlar1 varsayar:
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* MU, Dcal bagina referans alan boyutu i¢in kaynak-kalibrasyon noktas1 mesafesinde,

SCD'de ve referans derinliginde kalibrasyon dozunu belirtilir.

* Dcal Ve Sp icin dref, birlikte kullamldiklart ilgili dozimetrik miktar (TPR, TMR, PDD
veya PDDy) ile aymdir.

* Tepsi faktorii, TF, alan boyutu ve derinlikten bagimsiz olarak engelleme tepsisi i¢in bir

aktarim faktorudiir.

* Ters-kare yasasi, kaynaktan uzakligin bir fonksiyonu olarak havadaki foton enerji

akisindaki degisim icin gecerlidir (Khan ve Gibbons 2014).

2.8.17 izodoz dagihmlar

Merkezi eksen derinlik doz dagilimi tek basina ii¢ boyutlu bir hacimde doz dagilimi
ireten bir radyasyon isim karakterize etmek igin yeterli degildir. Sogrulan dozdaki
hacimsel veya diizlemsel varyasyonlari temsil etmek i¢in dagilimlar, esit doz
noktalarindan gecen ¢izgiler olan izodoz egrileri aracilifiyla gosterilir. Egriler genellikle
sogurulan dozun diizenli araliklarinda ¢izilir ve bir referans noktasindaki dozun yiizdesi
olarak ifade edilebilir. Bu nedenle, izodoz egrileri, 1s1 ve izobarlar, basing i¢in kullanilan

izotermlerle aym sekilde sogurulan doz seviyelerini temsil eder.

Belirli bir 151n i¢in bir izodoz egrisi, genellikle yiizde derin dozun esit artislariyla ¢izilen
bir izodoz egrileri kiimesinden olusur ve bu, merkezi eksenden derinligin ve enine
uzakligin bir fonksiyonu olarak dozdaki degisimi temsil eder. Egrilerin yiizde derin doz
degerleri, ya merkezi eksen iizerindeki maksimum dozun referans noktasinda ya da
isinlanmis ortamda merkezi eksen boyunca sabit bir mesafede normalize edilir. Birinci
kategorideki egriler, 1sin yoniinden bagimsiz olarak, hasta sabit bir kaynak yiizey
mesafesine (SSD) gore tedavi edildiginde gegerlidir. Ikinci kategoride, izodoz egrileri,
bir izosentrik terapi linitesinin donme eksenine karsilik gelen maksimum doz derinliginin
otesinde belirli bir derinlige normalize edilerek elde edilir. Bu egriler, bilgisayarl tedavi
planlamasimin kullamilmasindan 6nce, rotasyon tedavisi ve izosentrik tedavilerin tedavi
planlamasi i¢in kullamlmustir. 1zodoz cizelgelerinin incelenmesi, x-1511 ve g-151n1 doz

dagilimlarinin baz1 genel 6zelliklerini ortaya koymaktadir.
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e Herhangi bir derinlikteki doz, 1s1nin merkezi ekseninde en biiyiiktiir ve periferde
ylizeye yakin yliksek doz sergileyen bazi linac x-1s1n1 151nlar1 disinda, 151n alaninin
kenarlarina dogru giderek azalir. Bu kisimlar, daha biiylik derinliklerde diiz
izodoz egrileri elde etmek i¢in genellikle yilizeye yakin yerlerde diizlestirici filtre
tarafindan yok edilir.

e Isinin kenarlarina yakin (penumbra bolgesi), 1sin ekseninden yanal mesafenin bir
fonksiyonu olarak doz hizi hizla azalir. Kirisin geometrik smirlarinin hem iginde
hem de diginda bulunan geometrik yari gdlgenin genisligi, kaynagin boyutuna,
kaynaktan uzakliga ve kaynaktan diyaframa olan mesafeye baghdir.

e Kirigin kenarina yakin yerlerde, kirigin diismesi sadece geometrik yar1 gblgeden
degil, aym zamanda azaltilmis yan sagilmadan da kaynaklanir. Bu nedenle,
geometrik yar1 golge kenarlara yakin 1s1n keskinligi i¢in iyi bir 6l¢ii degildir.
Bunun yerine, fiziksel yart golge terimi kullanilabilir. Fiziksel yar1 golge
genigligi, belirtilen derinlik i¢in (6rnegin, Dmax derinliginde %90 ile %20 izodoz
cizgileri arasindaki yanal mesafe) belirli bir noktada belirtilen iki izodoz egrisi
arasindaki yanal mesafe olarak tanimlanir.

e Isin ve yar1 golgenin geometrik sinirlarinin diginda, doz degisimi alandan yan
sacilmalarin, kolimator sisteminden sizintinin ve sagilmanin sonucudur. Bunun
Otesinde kolimator bolgesi, doz dagilimi, ortamdan yanal dagilim ve makinenin
kafasindan sizint1 (genellikle terapotik muhafaza veya kaynak muhafazasi olarak

adlandirilir) tarafindan yonetilir.

Sekil 2.29, belirli bir derinlikte alanin merkezi boyunca doz degisimini gosterir. Demetin
bdyle bir temsili demet profili olarak bilinir. Alan boyutunun, bir referans derinlikte %50
izodoz c¢izgileri arasindaki yanal mesafe olarak tanimlandigi not edilebilir. Bunun alan
tanimlayici 151k tarafindan tanimlanan alan boyutuyla uyumlu olmasini saglamak i¢in,
alan tammlayic1 15181n dikey bir diizlem tizerine yansitilan radyasyon 1simnin %50 izodoz
cizgileriyle cakistigi, 1sin eksenine ve standart SSD'de veya kaynaktan eksene olan
mesafede (SAD) 1s1n hizalamasi ad1 verilen bir prosediir gerceklestirilir. 10x10 cm? alan
boyutu i¢in referans derinlikteki demet profili Sekil 2.30°da gosterilmistir (Khan ve
Gibbons 2014).
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Sekil 2. 29 Belirli bir derinlikte alanin merkezi boyunca doz degisimi (Khan ve Gibbons
2014)

Relatif doz

Sekil 2. 30 Demet profili (Khan ve Gibbons 2014)
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2.8.18 izodoz egrilerinin elde edilmesi

Izodoz egrileri iyon odalari, kat1 hal dedektdrleri veya radyografik filmler aracihigiyla
Ol¢iilebilir. Bunlardan iyon odasi, esas olarak nispeten diiz enerji tepkisi ve kesinligi
nedeniyle en giivenilir yontemdir. fyonometrik 6l¢iimler i¢in su fantomu tercih edilen
ortamdir. Izodoz dl¢iimleri igin kullanilan iyon odasi kiigiik olmalidir, boylece 1s1n
kenarlar1 gibi yiiksek doz gradyanl bdlgelerde olgiimler yapilabilir. Haznenin hassas
hacminin 15 mm'den kisa olmasi ve i¢ ¢apinin 5 mm veya daha az olmasi tavsiye edilir.
Odanin enerji bagimsizligr diger bir dnemli gerekliliktir. X-151m1 spektrumu, sacilma
nedeniyle fantomdaki konumla degistigi i¢in, iyon odasinin enerji yamti miimkiin
oldugunca diiz olmahdir. Izodoz egrilerinin hizl dl¢iimii i¢in otomatik cihazlar veya 1s1n
tarama sistemleri mevcuttur. Bu sistemler bilgisayar desteklidir ve bilgisayar yazilimi
kullanarak bir su fantomunda doz dagilimini 6lger. Su fantomunda demetin merkez
eksenine dik bir diizlemde kesitsel izodoz dagilimi elde etmek i¢in iki iyon odasina ihtiyag
vardir. Izodoz degerleri, merkezde %100'e normalize edilir. Kesik ¢izgi geometrik alanin
smirmi gosterir. Sonda, ¢esitli noktalarda doz oranini 6rneklemek i¢in su fantomunda
hareket edecek sekilde diizenlenirken, monitor, 1$1n yogunlugunu zamanin bir fonksiyonu
olarak izlemek icin 151n alanindaki sabit bir noktada konumlandirilir. Detektoriin monitor
yanitina orani (A/B), prob fantomda hareket ettirilirken kaydedilir. Bu nedenle, nihai
yanit A/B, 1s1n ¢ikisindaki dalgalanmalardan bagimsizdir. Su fantomunda, sondamn
hareketi 1g1n tarama bilgisayari tarafindan kontrol edilir. Prob-monitor yanit orani, prob
sahada dnceden ayarlanmis artislarla hareket ettikce drneklenir. Bu 1s1n profilleri bir dizi
derinlikte Slgiiliir ve bu sekilde elde edilen veriler, daha sonra izodoz egrilerine veya
bilgisayar programu tarafindan izin verilen diger doz dagilim bi¢imlerine

doniistiiriilebilen bir matris bigiminde bilgisayarda depolanir.

2.8.19 Demet kalitesi

Merkezi eksen derinligindeki doz dagilimi 1s1n enerjisine baghdir. Sonug olarak, belirli
bir izodoz egrisinin derinligi, 151n kalitesiyle birlikte artar. Isin enerjisi ayrica alan
siirlarina yakin izodoz egrilerinin seklini de etkiler. Cok diisiik enerjili 1s1nlarla (6rnegin

ortovoltaj) iliskili daha biiyiik yanal sa¢ilma, alanin disindaki izodoz egrilerinin disar1
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cikmasina neden olur. Bagka bir deyisle, birincil 1s1n1n disindaki ortamda sogurulan doz,
diisiik enerjili demetler i¢in, mega voltaj enerji araligindaki demetlerde daha fazladir.
Beklendigi gibi, birincil 1s1n1n disindaki izodoz egrileri (6rnegin %10 ve %S5), ortovoltaj
radyasyonu durumunda biiyiik olgiide genisler. Bu nedenle, ortovoltaj 1smlarinin bir
dezavantaji, tedavi bolgesinin digindaki dokuda sagilan dozun artmasidir. Megavoltaj
demetleri i¢in ise, agirlikli olarak ileriye dogru sagilmanin bir sonucu olarak alan
disindaki sacilma en aza indirilir ve sagilma enerjiden ¢ok kolimasyonun bir fonksiyonu

haline gelir.

2.8.20 SSD - penumbra etkisi

Kaynak boyutu, SSD, geometrik yar1 golge sayesinde izodoz egrilerinin seklini etkiler.
Ek olarak, SSD yiizde derin dozu ve dolayistyla izodoz egrilerinin derinligini etkiler. Alan
sinirt boyunca doz degisimi, 151n enerjisinin, geometrik yar1 gdlgenin, yanal sagilimin ve
kolimasyonun karmagik bir fonksiyonudur. Ek olarak, megavoltaj araliginda 151n enerjisi
arttikca, yanal olarak sagilan elektron araligindaki artis nedeniyle alan sinirlarina yakin
yanal doz varyasyonu daha kademeli hale gelir. Bu nedenle, derinlik arttik¢a alan

belirginligi sadece kaynak veya odak noktasi boyutu tarafindan belirlenmez.

2.8.21 Kolimasyon ve diizlestirici filtre

Kolimasyon terimi burada sadece 1s1na sekil ve boyut veren kolimator bloklarini veya gok
yaprakli kolimatorleri degil, ayn1 zamanda hedef ile hasta arasindaki 1sindaki diizlestirici
filtreyi ve diger soguruculari veya sagicilari belirtmek i¢in kullanilir. Bunlardan
megavoltajli x-151n1 1s1nlar1 i¢in kullanilan diizlestirici filtre, izodoz egrilerinin seklini
belirlemede en biiylik etkiye sahiptir. Bu filtre olmadan, izodoz egrileri, merkezi eksen
boyunca belirgin sekilde artan x-151n1 yogunlugu ve enine yonde hizli bir azalma gosteren
konik sekilli olacaktir. Diizlestirici filtrenin islevi, 1s1n yogunlugu dagilimim alan
boyunca nispeten tek bigimli (yani "diiz") yapmaktir. Bu nedenle, filtre ortada en kalindir
ve kenarlara dogru incelir. Filtre kalinligimin kesitsel degisimi, 1smnin filtre tarafindan
sertlestirilmesi nedeniyle alan boyunca foton spektrumunda veya 1sin kalitesinde de

degisime neden olur. Genel olarak, 1smin ortalama enerjisi, 1s1nin merkezi kismi ile
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karsilagtirildiginda ¢evresel alanlar igin biraz daha diisiiktiir. Demet boyunca kalitedeki
bu degisiklik, diizliigiin derinlikle degismesine neden olur. Bununla birlikte, diizliigiin
derinlikle degisimi sadece alan boyunca 1sinin sertlesmesine degil, aym zamanda derinlik

arttikca radyasyon saciliminin dagilimindaki degisikliklere de baghdir.

Isin diizligli genellikle maksimum doz derinliginde belirlenen maksimum limitler ile 10
cm derinlikte belirtilir. Bu diizliik derecesi, belirtilen derinlikte veya alanin kenarindan 1
cm'de alan boyutlarinin en az %80'1 ile sinirlanan merkezi alana yayilmalidir. Filtrenin
dikkatli tasarim1 ve kirise dogru yerlestirilmesi ile 10 cm derinlikte merkezi eksen doz
degerinin +%3'0 kadar diizliik elde etmek miimkiindiir. Yukaridaki spesifikasyon,
radyasyon terapisinde gerekli olan hassasiyet i¢in 6nemli bir kriterdir. 10 cm derinlikte
kabul edilebilir diizliik elde etmek i¢in yiizeye yakin yiiksek dozlu bir alamn kabul
edilmesi gerekebilir. Yiiksek doz bdlgelerinin kapsamu, filtrenin tasarimina gore degisse
de, diisiik enerjili 1ginlar, yiliksek enerjili 1ginlardan daha biiyilik bir gesitlilik gosterir.
Uygulamada, ylizeye paralel herhangi bir diizlemde hi¢bir noktanin merkezi eksen
degerinin %107'sinden daha biiylik bir doz almamasi kosuluyla, bu "siiper diiz" izodoz

egrilerinin yiizeye yakin olmas1 kabul edilebilir.

2.8.22 Alan boyutu

Alan biiyiikliigii tedavi planlamasinda en 6nemli parametrelerden biridir. Tiimoriin yeterli
dozimetrik kapsami, uygun alan boyutunun belirlenmesini gerektirir. Bu belirleme her
zaman geometrik olarak degil dozimetrik olarak da yapilmalidir. Baska bir deyisle, tedavi
hacmini ¢evreleyen belirli bir izodoz egrisi (6rnegin, 90% ila 95%), alanin geometrik
boyutlarindan ziyade bir alan boyutu se¢iminde yol gosterici olmalidir. Alanin nispeten
biiyiik bir boliimiiniin yar1 gélge bdlgesinde oldugu 6 cm'den kiiciik alan boyutlarinin
kullanilmasinda da ¢ok dikkatli olunmalidir. Diizlestirici filtrenin kaynak boyutuna,
kolimasyonuna ve tasarimina bagli olarak, kii¢iik alan boyutlar1 i¢in izodoz egrileri genel
olarak can seklinde olma egilimindedir. Alan boyutu asir1 genisledik¢e izodoz egriligi
artar. Bu etkinin nedeni, birincil 1sinlarin egikligi kadar merkezi eksenden uzaklastik¢a

sacilan radyasyonun asamali olarak azalmasidir.
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2.9 Radyoterapi

Radyasyon tedavisi, radyasyon onkolojisi veya terapdtik radyoloji olarak da adlandirilan
radyoterapi, malign hastaliklarin (kanser) tedavisinde kullanilan {i¢ temel modaliteden
biridir, diger ikisi cerrahi ve kemoterapidir. Esas olarak tip uzmanlarinin klinik bilgi ve
deneyimine dayanan diger tibbi uzmanliklarin aksine, kanser tedavisinde iyonlastirici
radyasyon kullanimiyla radyoterapi, modern teknolojiye, koordineli ekip yaklagimina ve

biiyiik 6l¢iide birgok profesyonelin ig birligine dayali bir tedavi yontemidir.

Radyoterapi ekibi radyasyon onkologlari, medikal fizik uzmanlari, dozimetristler ve
radyoterapi teknikerlerinden olusur. Cok farkli egitim ge¢misleri ve ortak bir baglant ile
karakterize edilen tim profesyoneller radyasyon fiziginin temel unsurlarimi ve
iyonlastirict radyasyonun 6zellikle insan dokusu ile etkilesimini anlamak zorundadir.
Radyasyon onkolojisindeki mevcut ilerlemeler, esas olarak radyoterapi prosediirleri ve
goriintiileme icin ekipmanin teknolojik gelisimi tarafindan yonlendirilmektedir; ancak,
gee¢miste oldugu gibi, bu ilerlemeler biiyiik oOl¢iide temeldeki fizige dayanmaktadir.
Radyoterapinin temel mantig1 tedavi dozunu hedef hacimlere verirken, timor
komsulugunda yer alan tiim kritik yapilarin ve normal dokularin maksimum seviyede
korunmasina dayanir. Bu temel esas alarak brakiterapi, proton terapi ve klinik lineer
hizlandiricilar gibi birgok radyoterapi cihazi farkli tedavi yontemlerini uygulamak icin

gecmisten glintimiize gelistirilmistir.

2.9.1 Klinik lineer hizlandiricilar

Lineer hizlandiric1 (linac), elektronlar gibi yiiklii pargaciklar: lineer bir tiip araciligiyla
yiiksek enerjilere hizlandirmak icin yiiksek frekansh elektromanyetik dalgalar kullanan
bir cithazdir. Lineer hizlandiricilar ile elektron ve foton olmak iizere iki farkli tedavi
yapmak miimkiindiir. Yiizeysel tiimdrleri tedavi etmek icin elektron ve derin yerlesimli
tiimorleri tedavi etmek i¢in foton tedavisi kullanilir. Medikal lineer hizlandiric1 dizayni

Sekil 2.31°de gosterilmistir.
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Hizlandirict Tiipi
Elektron Tedavi Bashg:
tabancasi

Magnetron Tedavi Basligi
Modulator Veya

Klystron

Glic
Kaynagi

Sekil 2. 31 Tipik bir lineer hizlandiric1 (Khan ve Gibbons 2014)

Lineer hizlandiric1 tasarimlarinin birkac tiirli vardir, ancak radyoterapide mikrodalga
bolgesinde (~3.000 megasikl/sn) hareket eden veya sabit elektromanyetik frekans
dalgalan ile elektronlar1 hizlandiran lineer hizlandiricilar kullamlanlar. Hareketli dalga
ve sabit dalga hzlandiricilar arasindaki fark, hizlandiric1 yapisimn tasarimudir. Islevsel
olarak, hareketli dalga yapilari, yapinin sonunda kalan giicli emmek i¢in bir sonlandirici
veya "kukla" yiik gerektirir, boylece dalganin geriye yansimasini onler. Diger taraftan,
sabit dalga yapilari, yapinin her iki ucundaki dalgalarin maksimum yansimasini saglar,
boylece ileri ve geri hareket eden dalgalarin birlesimi duragan dalgalara yol acar. Sabit
dalga tasariminda, mikrodalga giicii yapiya yan baglant1 bosluklar1 araciligiyla baglanir.
Boyle bir tasarim, eksenel, kiris tasima bosluklarindan ve yan bosluklardan bagimsiz
olarak optimize edilebildiginden, hareketli dalga tasarimlarindan daha verimlidir. Ancak
daha pahalidir ve yansimalarin gii¢ kaynagina ulagsmasini 6nlemek i¢in gii¢ kaynagi ile
yapi arasina bir sirkiilator (veya izolator) kurulmasini gerektirir. Modiilatér boliimiinden
gelen yiiksek voltaj darbeleri, siiresi birka¢ mikrosaniye olan diiz tepeli DC pulslaridir.
Bu darbeler magnetron veya klystron2'ye ve ayni anda elektron tabancasina iletilir.
Magnetron veya klistronda iiretilen pulslar mikrodalgalar, bir dalga kilavuzu sistemi
araciligiyla hizlandiric1 tiip veya yapiya enjekte edilir. Uygun anda elektron tabancasi

tarafindan tretilen elektronlar da hizlandiric1 yapiya puls gonderir. Hizlandirict yapisi
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(veya hizlandiric1 dalga kilavuzu), i¢ kismu bakir disklerle veya degisen agiklik ve
araliktaki diyaframlarla boliinmiis bir bakir borudan olusur. Bu boliim ytiksek bir vakuma
bosaltilir. Elektronlar yaklasik 50 keV baslangi¢ enerjisi ile hizlandiric1 yapiya enjekte
edildiginden, elektronlar mikrodalgalarin elektromanyetik alani ile etkilesir. Elektronlar,

sorf¢iilerinkine benzer bir hizlanma siireciyle siniizoidal elektrik alanindan enerji kazanir.

Yiiksek enerjili elektronlar hizlandiricinin ¢ikis penceresinden ¢iktiklari i¢in yaklasik 3
mm c¢apinda bir pencil beam seklindedirler. Daha kisa hizlandirict tiiplii diisiik enerjili
linaclarda (6 MV'ye kadar), elektronlarin dogrudan ilerlemesine ve x-1s1n1 liretimi i¢in bir
hedefe carpmasina izin verilir. Bununla birlikte, yiiksek enerjili linaclarda, hizlandirici
yap1 ¢ok uzundur ve bu nedenle, yatay olarak veya yataya gore bir agiyla yerlestirilmistir.
Elektronlar daha sonra hizlandirici yapisi ile hedef arasinda uygun bir agiyla (genellikle
yaklasik 90 veya 270 derece) biikiiliir. Elektron demetinin hassas biikiilmesi biikkme
miknatislari, odaklama bobinleri ve diger bilesenlerden olusan 1sin tasima sistemi

tarafindan gercgeklestirilir.

Bremsstrahlung x-1sinlari, elektronlar tungsten gibi yiiksek Z'li bir malzemenin hedefine
carptiginda tretilir. Hedef su ile sogutulur ve gelen elektronlar1 emecek kadar kalindir.
Bremsstrahlung tipi etkilesimlerin bir sonucu olarak, elektron enerjisi, meydana gelen
elektron enerjisine esit maksimum enerjiye sahip bir x-151m1 enerjileri spektrumuna
doniistiiriiliir. Olusan ortalama foton enerjisi, maksimum enerjinin yaklasik {i¢te biri

kadardir.

Tedavi bashgi, kursun, tungsten veya kursun-tungsten alasimi gibi yiiksek yogunluklu
koruyucu malzemeden yapilmis kalin bir kabuktan olusur. Tedavi bagligi; bir x-151n1
hedefi, sagilma folyosu, diizlestirici filtre, iyon odasi, sabit ve hareketli kolimatorler ve
151k lokalizor sistemini igerir. Kafa, radyasyondan korunma y6nergelerine uygun olarak
sizint1 radyasyonuna kars1 yeterli koruma saglar. Tedavi 1511 ilk 6nce x-151n1 hedefinin
hemen oOtesinde bulunan sabit bir birincil kolimator tarafindan yonlendirilir. X-1sinlar
durumunda, hizalanmis 151n daha sonra diizlestirici filtreden gecer. Elektron modunda,
filtre devre dis1 birakilir. Diizlestirilmis x-151n1 veya elektron demeti, doz izleme odalarina
gelir. izleme sistemi, birka¢ iyon odasindan veya birden fazla plakah tek bir odadan

olusur. Hazneler genellikle iletim tipi, yani tiim kirisi kaplayacak diiz paralel plaka
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hazneler olmasina ragmen, bazi linaklarda silindirik yiiksiik hazneler de kullamilmaistir.
Iyon odasi, doz oranimi, entegre dozu ve alan simetrisini takip etmek igin kullanilir.
Hazneler yiiksek yogunluklu radyasyon alaninda oldugundan ve 1s1n darbeli oldugundan,
haznelerin iyon toplama verimliliginin doz hizindaki degisikliklerle degismediginden
emin olmak 6nemlidir. Hazne tasarimina bagl olarak hazne elektrotlarina 300 ila 1.000
V araliginda 6n gerilim uygulanir. Isin kalibrasyon odalarinin aksine, tedavi bashigindaki
izleme odalar1 genellikle sizdirmazdir, boylece tepkileri dis havanin sicakligindan ve
basincindan etkilenmez. Ancak bazi linaclarda (6rnegin Elekta), monitér odalar
sizdirmaz degildir ancak otomatik basing ve sicaklik kompanzasyon sistemine sahiptir.
Her iki durumda da, tepkilerinin ortam sicakliindan ve basincindan bagimsiz
oldugundan emin olmak i¢in bu odalarm periyodik olarak kontrol edilmesi gerekir. Iyon
odalarindan gectikten sonra 1s1n, siirekli hareket edebilen bir x-151n1 kolimatorii tarafindan
ayrica yonlendirilir. Bu kolimatdr iki ¢ift kursun veya tungsten bloktan (jaw) olusur. 0 x
0'dan maksimum alan boyutuna (40 x 40 cm? veya biraz daha az) dikdértgen bir agiklik
saglayan, x-1s1m kaynagindan 100 cm gibi standart bir mesafede yansitilir (odak noktasi
hedef). Kolimator bloklari, blok kenar1 her zaman X-1sin1 kaynagi konumundan gecen bir
radyal ¢izgi boyunca olacak sekilde hareket etmek tizere simirlandirilmistir. X-151m
jawlarina ek olarak, modern hizlandiricilar, yogunluk ayarl radyasyon tedavisi (IMRT)
icin diizensiz sekilli alan engelleme ve yogunluk modiilasyonu saglamak {izere ¢ok
yaprakli kolimatorlerle (MLC) donatilmistir. Alan boyutu tanimi, tedavi bashgindaki
hafif bir lokalizasyon sistemi tarafindan saglanir. Odaciklar ve jawlar arasindaki boslukta
bulunan bir ayna ve bir 151k kaynagi kombinasyonu, sanki x-isininin odak noktasindan
yayilan bir 151k huzmesi gibi yansitilmasini saglar. Boylece 151k alam radyasyon alani ile

uyumlu hale gelir.

Cogu tibbi lineer hizlandircilarin x-151n1 kolimasyon sistemleri benzer olsa da, elektron
kolimasyon sistemleri ¢ok farklidir. Elektronlar havada kolayca sag¢ildigindan, 1sin
kolimasyonu hastanin cilt yiizeyine yakin elde edilir. Hareketli jawlar da dahil olmak
iizere kolimator yilizeylerinden 6nemli miktarda elektron sacilmasi vardir. Kolimator
jawlar1 maksimum alan boyutu sinirlarina kadar acgildigindan doz hiz1 iki veya ii¢ kat
degisebilir. Elektronlar, x-1s1nlarinda oldugu gibi aymi jawlar tarafindan hizalanirsa,

dogruluk konusunda son derece kati bir gereklilik olacaktir.
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Cikis, kolimatdriin yilizey alanina ¢ok kritik bir sekilde bagli oldugundan, jaw agikligimin
boyutu onemlidir. Bu sorun, x-isim1 kolimatoriinii sonuna kadar agik tutarak ve cilt
ylizeyine kadar uzanan diizelticiler seklinde elektronlar i¢in yardimci bir kolimator
takarak ¢ozilmiistiir. Diger sistemlerde, yardimci elektron kolimatorii, ¢esitli boyutlarda
bir dizi takilabilir koniden olusur. Bir elektron alanindaki doz dagilimi, elektron sagilmasi

nedeniyle makine ile saglanan kolimasyon sisteminden 6nemli Ol¢iide etkilenir.

Halihazirda tretilen lineer hizlandiricilarin ¢ogu, radyasyon kaynagi yatay bir eksen
etrafinda donebilecek sekilde yapilandirilmistir. Gantri dondiik¢e, kolimator ekseni
(kirisin merkezi ekseniyle c¢akistigr varsayilir) dikey bir diizlemde hareket eder.
Kolimator ekseninin kesisme noktasi ve gantrinin donme ekseni izomerkez olarak bilinir.
Sekil 2.32°de gosterilen gibi modern hizlandiricilar ayrica goriintii kilavuzlu radyasyon

tedavisi i¢in gantriye monte goriintiileme sistemleriyle donatilmistir (Ahmad vd. 2012).

Sekil 2. 32 Elekta VersaHD LINAC
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2.9.2 Ug boyutlu konformal radyoterapi (3D-CRT)

Ug boyutlu konformal radyoterapi (3D-CRT), tiimore tedavi dozunu verirken normal
dokulara miimkiin olan en diisiik dozu vermek i¢in hedef hacme miimkiin oldugunca
yakin olan tedavi alanlarini kullanan ve 3 boyutlu anatomik bilgilere dayanan tedavi
yontemidir. Uygun doz dagilimi kavrami, tiimor kontrol olasiligini (TCP) en {ist diizeye
cikarmak ve normal doku komplikasyon olasiligint (NTCP) en aza indirmek gibi klinik
hedefleri icerecek sekilde genisletilmistir. Bu nedenle, 3D-CRT teknigi, istenen klinik

sonuglarin elde edilmesinde hem fiziksel hem de biyolojik gerekgeleri kapsar.

3D-CRT optimal doz dagilimini gerektirse de, bu hedeflere ulasmanin 6niinde bir¢ok
engel vardir. En Dbiylk smirlama, timorin  yaygmliginin = bilinememesidir.
Goriintiilemedeki modern gelismelere ragmen, klinik hedef hacim (CTV) genellikle tam
olarak fark edilemez. Hastaligin invaziv kapasitesine bagli olarak, goriintiilenen
genellikle CTV degildir. Goriintiilenen bu tlimor hacmi briit hedef hacimdir (GTV). Bu
nedenle, kesit goriintiiler lizerine ¢izilen CTV'ler hastaligin mikroskobik yayilimini tam
olarak icermiyorsa, 3 boyutlu CRT konformal olma anlamini kaybeder. Hastalikli
dokunun herhangi bir kismi atlanirsa veya ciddi sekilde diisiik doz verilirse, tedavi
planlamasi, tedavinin uygulanmasi ve tedavi 6ncesinde yapilan kalite kontrol testleri igin
harcanan tiim 6zen ve cabaya ragmen tedavinin sonucu basarisiz olacaktir. TCP bakis
acisindan, CTV'nin lokalizasyonundaki dogrulugu artirmak icin ve timor
lokalizasyonundaki belirsizligi telafi etmek i¢in hedef hacimlere genis marjlar vermek

3D-CRT'nin basarisini artirmada dnemli bir rol oynar.

CTV'in degerlendirilmesi ve lokalizasyonundaki zorluklara ek olarak, 3D-CRT
planlanmadan once dikkate alinmasi gereken bagka potansiyel hatalar da vardir.
Simiilasyon ve tedavi sirasinda tiimdr hacminin goriintiilenmest, kritik organlar ve harici
referans isaretleri dahil olmak tizere hasta hareketinin belirlenmesi, planlanan hedef
hacmi (PTV) tasarlarken hesaba katilmasi gereken sistematik ve rastgele hatalara yol
acabilir. PTV olusturulurken yeterli biiylikliikte marjlar kullanilarak bu hatalar
azaltilabilir. Daha sonra alan boyutu daha sonra PTV'ye uyacak ve yeterince kaplayacak

sekilde sekillendirilir (6rnegin, Ongoriilen doza gore %95 ila %105 izodoz ylizeyi
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icindekalacak sekilde alan boyutunun belirlenmesi). PTV'yi uygun sekilde tedavi etmek
icin uyumlu alanlarin tasariminda, derinligin, eksen dist mesafenin ve doku
yogunlugunun bir fonksiyonu olarak ¢apraz demet profili, yar1 gélge gibi parametrelerin
dikkate alinmasi1 gerekmektedir. Bu nedenle, her tedavi seansinda PTV'ye yeterli doz
verilmesini saglamak i¢in PTV ana hatlar1 ile alan simir1 arasinda yeterli marjlar verilmesi

tedavinin dogrulugunu saglamak ve bagarisini artirmak i¢in ¢ok onemlidir.

Alanlar optimal olarak tasarlanmis olsa bile, 3D-CRT'nin bagarisim1 degerlendirmek i¢in
tiimoriin ve normal dokularin biyolojik yanitinin dikkate alinmasi gerekir. Bagka bir
deyisle, bir tedavi planinin optimizasyonu yalnizca doz dagilimi (6rnegin, doz hacmi
histogramlar1) agisindan degil, ayn1 zamanda verilen hastaligin ve 1sinlanmis normal
dokularin doz-yanit 6zellikleri agisindan da degerlendirilmesi gerekmektedir. TCP ve
NTCP'yi igeren c¢esitli modeller 6nerilmis olsa da bu modelleri dogrulamak icingerekli
olan klinik veriler olduk¢a yetersizdir. Daha giivenilir veriler elde edilene kadar, tedavi
planlarin1 degerlendirmek i¢in bu kavramlar1 kullanirken dikkatli olunmalidir. Bu, PTV
icinde veya yakininda normal doku toleransinin sinirlarin1 degismez bir sekilde test eden
dozu artirmak i¢in uygulanan doz fraksiyon semalar1 dikkate alindiginda 6zellikle 6nem
kazanir. Hastaligin ger¢ek boyutunu tammlama ve ana hatlariyla belirleme konusundaki
zorlu engellere ragmen, klinisyen Uluslararast Radyasyon Birimleri ve Olgiimleri
Komisyonu (ICRU) tarafindan Onerilen bir analitik plani izlemelidir. Cesitli hedef
hacimler (GTV, CTV, PTV, vb.), siirecin her adimindaki dogal smirlamalar veya
belirsizlikler g6z Oniinde bulundurularak hastamin radyoterapi tedavi planlamasi
dikkatlice tasarlanmalidir. Nihai PTV, yalmzca verilen goriintiileme verilerine (PET
goriintiileme, MRI ve BT gibi), ayn1 zamanda bu hastaligin yonetiminde elde edilen klinik
deneyim goz Oniinde bulundurularak belirlenmelidir. Gizli hastaliga, hasta hareketine
veya doz dagiliminin teknik sinirlamalarina ¢ok az dikkat edilerek goriintii tabanli GTV
etrafindaki alan marjlarinin daraltilmasi, her ne pahasina olursa olsun kacginilmasi gereken
3D-CRT konseptinin yanhs kullamlmasina neden olur. 3D-CRT'nin yeni bir tedavi
yontemi olmadig1 basarili ve iyi test edilmis geleneksel radyasyon tedavisinden daha 1yi
sonuglarla es anlamli olmadig1 kabul edilmelidir. Ustiinliigii tamamen PTV'nin ne kadar

dogru olduguna ve doz dagiliminin ne kadar iyi olduguna baghdir (Webb 1993).
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2.9.3 3D-CRT tedavi planlamasi

3D-CRT ile konvansiyonel radyasyon tedavisinin tedavi planlamasi arasindaki temel
fark, 3D-CRT tedavi planlamasinin 3D anatomik bilginin varliginda hedef hacimler ve
kritik organlar i¢in 3D doz dagilimlarini ve doz hacim istatistiklerini hesaplayabilen bir
tedavi planlama sistemi ile yapilmasidir. 3D olarak anatomik bilgi hastay1 herhangi bir
diizlemde yatirarak hastanin cesitli goriintiileme teknikleri aracilifiyla belli kesit
kalinliklarinda enine goriintiilerin alinmasiyla elde edilir. Gorlintiilleme yontemine bagl
olarak, goriiniir timor, kritik yapilar ve diger ilgili isaretler radyasyon onkologu
tarafindan her kesitte konturlanir. Radyasyon onkologu, goriiniir tiimorii, stipheli timor
yayilimini ve hasta hareket belirsizliklerini dahil etmek i¢in her dilimdeki hedef hacimleri
uygun marjlar vererek olusturur. Hedefleri ve ilgili anatomik yapilarin belirlenmesini

iceren bu siirece segmentasyon veya konturlama denir.

Bir sonraki adim, alanlar1 ve 1sin diizenlemelerini tasarlamak i¢in 3 boyutlu tedavi
planlama sistemi ile tedavi plammmn olusturulmasidir. Bu sistemlerin en kullanish
ozelliklerinden biri, sinirlari belirlenmis hedeflerin ve diger yapilar i¢cin demet alanlarinin
goriintiilenmesidir (BEV). BEV terimi, 151n kaynaginin bakis agisindan bakildiginda,
isinin - merkezi eksenine dik bir diizlemde pargali hedef ve normal yapilarin
goriintiilenmesini ifade eder. BEV segenegini kullanarak, alan marjlar (alan kenar1 ile
PTV anahatt1 arasindaki mesafe), PTV'yi dozimetrik olarak yeterince yiiksek bir izodoz
seviyesi i¢inde (Ornegin, ongoriilen dozun >%95'1) kapsayacak sekilde ayarlanabilir.
Normalde bunu basarmak icin yaklasik 2 cm'lik bir alan marj1 yeterli kabul edilir, ancak
verilen 1s1n profiline ve PTV'nin ¢evresindeki kritik yapilarin varligina bagl olarak bu
mesafe degisebilir. Bununla birlikte, her 1s1nin, dozun hizla degistigi ve alan kenarindaki
dozun, merkezdeki dozun yaklasik %50'si oldugu bir fiziksel yar1 gblgeye (6rnegin, %90
ila %20 izodoz seviyesi arasindaki bolge) sahip oldugu g6z 6niinde bulundurulmalidir.
PTV'nin diizgiin ve yeterli bir sekilde i1sinlanmast igin, alan yar1 goélgesi, PTV'deki
herhangi bir belirsizligi dengelemek i¢in PTV'nin yeterince disinda olmalidir. Bir tedavi
planinmin optimizasyonu, yalnizca optimal alan genisliginin tasarimini degil, ayn1 zamanda
uygun 1s1n yonlerini, alan sayisini, 1s1n agirliklarim ve yogunluk degistiricileri (6rnegin,

kamalar, dengeleyiciler, dinamik ¢ok yaprakli kolimatorler) gerektirir. Ileriye doniik bir
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planlama sisteminde, bu parametreler yinelemeli olarak veya deneme yanilma temelinde
secilir ve bu nedenle, yiiksek derecede bir optimizasyon isteniyorsa planlama siirecine

tim bu parametrelerin eklenmesi gerekmektedir (Perez vd. 1995).

2.9.4  Yogunluk ayarh radyoterapi (YART)

Geleneksel eksternal radyoterapide, cogu tedavi, alan boyunca (diizliikk spesifikasyon
sinirlart dahilinde) esit yogunlukta olan radyasyon isinlar ile saglanir. Bazen, kontur
diizensizliklerini dengelemek ve/veya daha tekdiize bilesik doz dagilimlar iiretmek icin
yogunluk profilini degistirmek i¢in kamalar veya dengeleyiciler kullanilir. Bilesik bir
planin hedeflerini karsilamak i¢in bu 1s1nin yogunluk profillerini degistirme islemine
yogunluk modiilasyonu denir. Bu nedenle, kompansatorler ve kamalar, dinamik ¢ok
yaprakli kolimatorler gibi modern bilgisayar kontrollii yogunluk modiilasyon sistemleri,

yogunluk modiilatorleri olarak adlandirilabilir.

Yogunluk modiilasyonlu radyasyon tedavisi (YART) terimi, kompozit doz dagilimini
optimize etmek i¢in tedavi 1simnin herhangi bir konumundan hastaya diizgiin olmayan
bir akiciligin verildigi bir radyasyon tedavisi teknigini ifade eder. Plan optimizasyonu i¢in
tedavi kriterleri planlayici tarafindan belirlenir ve belirli bir demet yonii i¢in optimal akis
profilleri “ters planlama” ile belirlenir. Bu sekilde olusturulan akicilik dosyalari,
bilgisayar kontrollii, yani yogunluk modiilasyonlu 1sinlart (IMB'ler) hesaplandig: gibi,
tedaviyi iletmek i¢in gerekli yazilim ve donanimla donatilmig lineer hizlandiriciya

elektronik olarak aktarilir. YART"n klinik uygulamasi en az iki sistem gerektirir:

e kritik normal yapilara verilen dozu en aza indirirken hedef hacme dozu en fist
diizeye ¢ikarmak i¢in farkli yonlerden yonlendirilen ¢oklu isinlar i¢in diizgiin
olmayan akis haritalarim hesaplayabilen bir tedavi planlama bilgisayar sistemi

e planlandig: gibi tek bicimli olmayan akiciliklarin saglanmasi i¢in bir sistem.

Bu sistemlerin her biri, gergek klinik kullanimdan 6nce uygun sekilde test edilmeli ve
devreye alinmalidir (Webb 2015).
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2.9.5 YART tedavi planlama teknigi

YART'm ilkesi, bir hastayi, hedef hacme yiiksek tedavi dozunu verirken g¢evredeki

normal yapilara kabul edilebilir diisiik doz vermek iizere optimize edilmis, tek bi¢cimli

olmayan akislarin i1sinlan ile bir dizi farkli yonden (veya siirekli yaylardan) tedavi

etmektir. Tedavi planlama programi, her 1s1m1 ¢ok sayida 1sin demetine bdler ve

akiciliklarinin veya agirliklarinin optimum ayarin belirler. Optimizasyon siireci, bilesik

plan i¢in 6nceden tanimlanmis doz kriterlerini karsilamak tizere 151n demeti agirliklarinin

veya yogunluklarimin ayarlandigi ters planlamayi (inverse planning) igerir. Optimum

yogunluk profillerini (1-10) hesaplamak igin bir dizi bilgisayar yontemi gelistirilmistir.

Ters planlamaya dayanan bu yontemler iki genis kategoriye ayrilabilir:

Analitik_yontemler: Bunlar, bir geri projeksiyon algoritmasi kullanilarak

istenen doz dagiliminin tersine c¢evrildigi matematiksel teknikleri igerir.
Aslinda bu, iki boyutlu goriintiilerin goriintiilendigi bilgisayarli tomografi
(BT) rekonstriiksiyon algoritmasimin tersidir. Tek boyutlu yogunluk
fonksiyonlarindan yeniden yapilandirilmigtir. Doz dagiliminin nokta-doz
cekirdegi ve ¢ekirdek yogunlugunun erisimlerinin sonucu oldugu varsayilirsa,
bunun tersi de miimkiindiir, yani bir doz ¢ekirdegini istenen doz dagilimindan
aynistirarak, ¢ekirdek yogunlugu veya akis dagilimi elde edilebilir. Bu akilar
daha sonra gelen 151n yogunluk profilleri olusturmak i¢in 151n geometrisine
yansitilabilir. ~ Analitik  yontemlerle  ilgili ~ bir  problem, CT
rekonstriiksiyonunun aksine, negatif 1s1n agirliklarina izin vermeden istenen
doz dagilimim iretecek olay akislarni belirlemek igin kesin analitik
¢ozlimlerin mevcut olmamasidir. Negatif agirliklar1 sifira ayarlayarak
problemin iistesinden gelinebilir, ancak istenen hedeften istenmeyen sapmalar
gozlemlenebilir. Bu nedenle, hem analitik hem de yinelemeli prosediirleri
icerecek sekilde bazi algoritmalar tasarlanmagtir.

Yinelemeli yontemler: Belirli sayida kiris icin 151n demeti agirliklarinin,

istenen hedeften sapmay1 nicel olarak temsil eden bir maliyet fonksiyonunun

degerini en aza indirgemek icin yinelemeli olarak ayarlandigi optimizasyon
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teknikleri gelistirilmistir. Ornegin, maliyet islevi, su formun en kiiciik kareler

islevi olabilir:

Cn = [ Ze W) (Do (=) = Da (2210 (2.127)

r

burada Cn, n'inci iterasyondaki maliyettir, D, (—>) hastada bir noktada istenen
T

doz, D,, (—>) aym noktada hesaplanan dozdur, W (=) agirlik (goreceli 6nem) olup farkli
T T

yapilardan maliyete katki saglayan faktordiir ve toplami ¢ok sayida N doz noktasi
iizerinden alinir. Bu nedenle hedefler icin maliyet, istenen (recete edilen) doz ile
planlanan doz arasindaki ortalama kare farkidir. Belirlenen kritik normal yapilar i¢in
maliyet, sifir doz (veya kabul edilebilir bir diisik doz degeri) ile gerceklesen doz
arasindaki ortalama kare farkidir. Genel maliyet, hedefler ve normal maliyetler i¢in

maliyetlerin toplamidir.

Optimizasyon algoritmasi, istenen hedefe (6nceden tamimlanmis bir doz dagilimina
yakin) ulasilana kadar her yinelemede toplam maliyeti en aza indirmeye ¢alisir. Denklem
2.127°de wverildigi gibi ikinci dereceden bir maliyet fonksiyonunun yalnizca bir
minimumu vardir. Bununla birlikte, kiiresel bir minimuma ulasmak i¢in farkli yonlerden
gelen tiim kirisler i¢in kiris agirliklarini optimize ederken, ayni maliyet fonksiyonu birden

fazla yerel minimum sergileyebilir.

Ters planlama algoritmasi i¢in hasta girdi verileri, ileriye doniik planlama i¢in gerekli
olanlarla aymdir. YART i¢in planlama yaparken ii¢ boyutlu goriintii verileri, goriintii
kaydi ve segmentasyon gereklidir. Her bir hedef [planlanan hedef hacim (PTV)] i¢in,
kullanict plan kriterlerini girer. Bunlar maksimum doz, minimum doz ve/veya doz hacmi
hedef{(ler)ini i¢erebilir. Kritik yapilar i¢in kullanici, istenen maksimum doz ve/veya doz
hacmi hedef(ler)ini girebilir. YART yazilimina bagli olarak, yogunluk profillerini
optimize etmeye ve ortaya ¢ikan doz dagilimini hesaplamaya gegmeden 6nce kullanicinin
151n enerjisi, 151n yonleri, yineleme sayis1 vb. gibi diger verileri saglamasi gerekebilir. Bir

IMRT tedavi planimin degerlendirilmesi, aym zamanda, "geleneksel" {i¢ boyutlu
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geleneksel radyoterapi (3D-CRT) planlartyla ayni hususlari, yani izodoz egrilerini
ortogonal diizlemlerde, ayr dilimlerde veya 3 boyutlu hacim yiizeylerinde goriintiilemeyi
gerektirir. 1zodoz dagilimlar1 genellikle doz hacmi histogramlari ile desteklenir.Kabul
edilebilir bir IMRT plan1 olusturulduktan sonra, her bir 151n i¢in yogunluk profilleri (veya
akis haritalar1), planlanan IMB'leri iletmek i¢in uygun donanim ve yazilimla donatilmig
tedavi hizlandiricisina elektronik olarak iletilir. Planlanan tedavinin dogru ve verimli bir

sekilde verilmesini saglamak i¢in tedavi planlama ve uygulama sistemleri entegre

edilmelidir (Mell vd. 2005).

2.9.6 Voliimetrik ark radyoterapi (VMAT)

Gantri agis1 ile degisen 151 yogunlugunun, sinirli sayida gantri agisina sahip gantri statik
IMRT'den daha istlin izodoz dagilimlar iiretebilecegi, tomoterapi deneyiminden agikca
goriilmistiir. Sonug olarak, 2000'lerin sonlarinda hem Varian hem de Elekta, lineer
hizlandiricilarina degisken doz oranli rotasyonel dagitim segeneklerini tanitti. Degisken
sekil ve yogunluga sahip bir doner koni 1simninin verilmesine genel olarak hacimsel
modiilasyonlu ark tedavisi (VMAT) denir. Bir VMAT tedavisinde, MLC ark boyunca
degisen doz hiz1 ile siirekli olarak hareket eder. TPS, birkag farkli portal agisinda iletimi
ornekleyerek dozu hesaplar. Tek bir yay ile tatmin edici bir doz plam olusturmak igin,
cok sayida portal acisindan alan sekillerini ve 151 yogunluklarini optimize etmek gerekir.
Bununla birlikte, MLC yapraklarinin, gantrinin numuneler arasinda donmesi i¢in gereken
stire i¢inde yeni konumlarina hareket edebilmesi gerektigi i¢in alan sekilleri sinirlidir. Ne
yazik ki, 6rneklenen gantri agilarinin sayisi ne kadar biiyiik olursa, TPS'nin MLC yaprak

hareketi kisitlamalar1 icinde optimize etmesi o kadar zor olur.

Bir VMAT tedavisinin belki de en biiylik avantaji, tedavi verimliligindedir. Birkag
arastirmaci, geleneksel IMRT'ye gore hem tedavi siirelerinde hem de MU degerlerinde
onemli azalmalar bildirmistir (Palma vd. 2010). Bu azalmamin biiytikligii, her kurumda
yiirlirliikte olan planlama protokoliine baglidir. Daha kisa tedavi stireleri, en Onemlisi
tedavi sirasinda meydana gelen hasta hareketi miktarim azaltmada bir dizi avantaja

sahiptir.
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2.9.7 Helikal tomoterapi

Tomoterapi, hastanin BT goriintiilemeye benzer sekilde IMB'ler tarafindan dilim dilim
tedavi edildigi bir IMRT teknigidir. Gantri hastanin uzunlamasina ekseni etrafinda
donerken IMB'leri olusturmak igin 6zel bir kolimator tasarlanmistir. Bir cihazda, masa
bir seferde bir ila iki dilim indekslenir ve digerinde masa, sarmal CT'de oldugu gibi
stirekli hareket eder. Hasta, sarmal bir CT tarayictya benzer bir sekilde halka seklindeki
acikliktan cevrilirken linac basi ve gantrinin dondiigii bir IMRT verme yontemi 6nerdi.
Bu tomoterapi bi¢iminde, kirigin hastanin uzunlamasina ekseni etrafinda siirekli sarmal
hareketi nedeniyle dilimler arasi eslesme ¢izgileri sorunu en aza indirilir. Mackie ve
digerleri tarafindan Onerilen tomoterapi iinitesinin sematik bir diyagrami Sekil 2.33'de
gosterilmistir. Lineer hizlandirici, CT benzeri bir portal {izerine monte edilmistir ve tam
bir dongii boyunca doner. Ayn1 zamanda, hasta yatagi agikliktan yavasga gevrilir, boylece
1s11n hastaya gore sarmal bir hareketi olusturulur. Unite ayrica lineer hizlandiricinin
karsisinda hedef lokalizasyon ve tedavi planlamasi i¢in bir megavoltaj CT (MVCT)
taramasinin elde edilmesini saglayan bir dedektor dizisi ile donatilmistir. Fan 1sinimin
yogunluk modiilasyonu, 6zel olarak tasarlanmis dik agilarda ¢ok sayida yaprak iceren
uzun, dar bir yariktan olusan gecici olarak modiile edilmis bir (MLC) kolimator
tarafindan yaratilir. Yapraklar, IMB'nin tek boyutlu bir profilini tanimlamak i¢in yarik

acikliginin igine ve digina bilgisayar kontrolii altinda dinamik olarak hareket ettirilebilir.

Sekil 2. 33 Tomoterapi tinitesi
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2.10 Doz Hesaplama Algoritmalar:

Bir hastada bir noktada dozun hesaplanmasina uygun yart deneysel yontemler in bazi
unsurlari, piyasada bulunan bazi bilgisayarli tedavi planlama sistemlerinde doz
hesaplama algoritmalarina uyarlanmigtir. Modern tedavi planlama sistemleri, yazilimi 3
boyutlu veri girisi ve isleme, doz hesaplama ve 6zel 3 boyutlu grafikler igin ek olarak
yiikseltmistir. Baz1 3 boyutlu tedavi planlama sistemleri, temel olarak iki boyutlu doz
hesaplama algoritmalarin1 kullanmaya devam etmektedir. Bu algoritmalarda belirli bir
dilimdeki doz dagilimi, bitigik dilimlerdeki doku bilesimindeki degisiklikleri hesaba
katmaz, ancak doz dagilimi interpolasyon yoluyla ii¢ boyuta doniistiiriiliir. Doku
heterojeniteleri durumunda, bitigik dilimlerin doku bilesiminde dozun hesaplandig:
dilimle ayni oldugu varsayilir. Bu varsayim 3D doz hesabi i¢in yetersiz bir yaklasimdir.
Komsu dilimlerden yanal sagilma, tiimorleri veya akciger veya biiyiik hava ile cevrili
yapilari tedavi etmek i¢in kii¢iik alanlarin kullanildig1 durumlar disinda, genellikle ikinci
dereceden bir etkidir. Ote yandan, bitisik dilimler igin aym kompozisyonu varsayarak,
doz hesaplama siirecini biiyiik 6l¢iide hizlandiran daha basit algoritmalar kullamlabilir.
Bununla birlikte, diizlemsel olmayan 1sinlarin siklikla kullanildig1 ve doz dagilimlarinin
birden fazla diizlemde veya hacimde degerlendirildigi 3D-CRT'de, doz hesaplama
algoritmasinin kabul edilebilir bir dogruluga sahip olmasi esastir (homojen dokular i¢in
+%3 ve akciger gibi heterojen dokular i¢in £%5 icinde olmali). Plan optimizasyonu
yinelemeli bir siire¢ oldugundan, hesaplama hizi ¢ok Onemlidir. Bu nedenle, en iyi
hesaplama algoritmasi, dogruluk ve hizin iyi dengelendigi algoritmadir. Bilgisayarli
tedavi planlamasi i¢in doz hesaplama algoritmalar1 1950'lerin ortasindan beri
gelismektedir. Genis anlamda algoritmalar ii¢ kategoriye ayrilir:

e diizeltme tabanl,

e model tabanl ve

e dogrudan Monte Carlo.
3 boyutlu tedavi planlamasi i¢in yontemlerden herhangi biri kullanilabilir, ancak hepsi
icin hesaplama siiresi ve dogruluk derecesi farklidir. Ancak son zamanlarda, model
tabanli algoritmalar ve dogrudan Monte Carlo algoritmas:t giderek daha yaygin
kullanilmaktadir. Bunun nedeni, radyasyon transportunu ii¢ boyutlu olarak simiile

edebilmeleri ve dolayisiyla akciger ve heterojen doku ara yiizleri gibi diisiik yogunluklu
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dokularda meydana gelebilen ytiklii pargacik dengesizligi kosullar1 altinda doz dagilimini
daha dogru bir sekilde tahmin edebilmeleridir. Modern bilgisayarlarin siirekli artan hizi
ve veri depolama kapasitesi klinik uygulamalarda bu yontemleri daha kullanilabilir hale

getirmistir.

2.10.1 Diizeltme tabanh doz hesaplama algoritmasi

Bu algoritmalar yar1 deneyseldir. Bunlar esas olarak bir kiibik su fantomunda elde edilen
Olciilen verilere (6rnegin ylizde derinlik dozlari ve c¢apraz demet profilleri)
dayanmaktadir. Bir hastada doz dagilimlarini hesaplamak i¢in analitik fonksiyonlar veya
faktorler seklinde cesitli diizeltmeler uygulanir. Diizeltmeler tipik olarak
e kontur diizensizligi i¢in zayiflama diizeltmelerinden;
e sagilma hacminin, alan boyutunun, seklin ve radyal mesafenin bir fonksiyonu
olarak sac¢ilma diizeltmeleri;
e ters kare yasasina dayali olarak kaynaktan noktaya hesaplama mesafesi igin
geometrik diizeltmeler;
e kama filtreler, dengeleyiciler ve bloklar gibi 151n yogunlugu degistiricileri i¢in
zayiflama diizeltmelersi;
e radyolojik yol uzunluguna (birim-yogunluk esdeger derinligi) dayali doku

heterojeniteleri i¢cin zayiflama diizeltmeleri.

Diizeltmeye dayali algoritmalar, Slciilen derin doz verilerini basitce interpolasyon
yaparak, belirli kosullar altinda cesitli diizeltme faktdrlerini tahmin eden 6zel olarak
formiile edilmis analitik fonksiyonlara kadar ¢esitli yontemleri temsil eder. Herhangi bir
noktadaki doz, genellikle ayr1 ayr1 hesaplanan ve daha sonra toplam dozu elde etmek i¢in
toplanan birincil ve daginik bilesenler halinde analiz edilir. Yiizde derin doz degerleri,
doku-hava oranlari, doku-maksimum oranlari, vb. gibi nicelikleri ve herhangi bir sekilli
alan icin doz entegrasyonunun Clarkson yontemi gibi nicelikleri dlgen hesaplama
ornekleridir. Kontur diizeltmeleri ve doku heterojenligi diizeltmeleri, manuel
hesaplamalar i¢in kullanilabildigi gibi, hastada bir noktada sogurulan dozun hesaplanmasi

icin de kullanilir. Diizeltme tabanli algoritmalarin dogrulugu 3D igin sinirlidir. Ozellikle
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elektronik dengenin tam olarak kurulmadigi durumlarda akciger ve doku ara yiizlerinde

heterojenlik diizeltmeleri olduk¢a 6nemlidir.

2.10.2 Model tabanh doz hesaplama algoritmasi

Model tabanli bir algoritma, ger¢ek radyasyon transportunu simiile eden fiziksel bir
modelle doz dagilimini hesaplar. Bir noktada birincil foton enerji akisi olayim1 modelleme
yetenegi ve birincil foton etkilesiminin ardindan enerji dagilimint modelleme yetenegi
nedeniyle, sagilan fotonlarin ve elektronlarin etkilesim alanindan uzaga tasinmasin
simiile edebilir. Konvoliisyon-Siiperpozisyon adi verilen bir model tabanli algoritma

smifi, 1980'lerin ortalarindan beri gelistirilmektedir.

Bir Konvoliisyon-Siiperpozisyon yontemi, birincil fotonlarin taginmasini ve sagilma
fotonunun ve elektrondan c¢ikan elektronun tasmmasini ayr1 ayr1 dikkate alan bir

konvoliisyon denklemini igerir. # noktasindaki D(7) dozu su sekilde verilir:
D) = [ Ewp AR — ) = [T,E)AF — )3 (2.128)

Denklemde % kiitle azalim katsayidir, ¥,(#') birincil fotonun enerji akisidir, A(7 —7)

ise konvolusyon kernelidir (birincil foton etkilesim bdlgesinde harekete gecen sacilan
fotonlar ve elektronlar tarafindan biriktirilen bir doz dagilimi matrisi). Radyasyon
transportu Sekil 2.34’te gosterilmistir. Kiitle zayiflama katsayisimin {iriinii ve birincil
enerji akigi, birim kiitle bagina salinan toplam enerji anlamina gelen terma, T, (7)olarak
adlandirilir. Kernel, etkilesim bolgesinde birim terma bagina iiretilen doz matrisidir.
Terma ve doz ¢ekirdeginin ¢arpimi, bir hacim {izerinde doniistiiriildiigiinde Denklem
2.136'da D(#) verilen dozunu verir. Konvoliisyon kerneli A(# —7') , hesaplama veya
dogrudan 6l¢iim yoluyla elde edilen bir doz dagilim dizisi ile temsil edilebilir. En yaygin
olarak kullamlan yontem, ¢ok sayida birincil fotonun etkilesimlerini simiile eden ve
birincil foton etkilesim bolgesinden kaynaklanan elektronlar ve sagilan fotonlar

tarafindan her yone birakilan dozu belirleyen Monte Carlo'dur (Khan ve Gibbons 2014).
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Sekil 2. 34 Foton etkilesiminin geometrisi ve etkilesim bolgesinden radyasyon taginmast
(Khan ve Gibbons 2014)

2.10.3 Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi

Monte Carlo teknigi, milyonlarca fotonun ve parcacigin madde yoluyla taginmasini
simiile eden bir bilgisayar programindan (MC kodu) olusur. Fotonlarin ve pargaciklarin
bireysel etkilesimlerinin olasilik dagilimlarini belirlemek i¢in temel fizik yasalarini
kullanir. Simiile edilmis pargaciklarin sayisi ne kadar biiyiik olursa, dagilimlarini tahmin
etme dogrulugu da o kadar yiiksek olur. Bununla birlikte, simiile edilmis parcaciklarin
say1s1 arttik¢a, hesaplama siiresi engelleyici bir sekilde uzar. Dolayisiyla, bir MC kodu
yazmanin zorlugu, kiristeki parcaciklarin ortalama davranisini tahmin etmek i¢in nispeten
kiigiik bir rastgele secilmis pargacik ornegini kullanabilmektir. Doz dagilimi, ortamda
enerji birikimine yol agan voksellerde iyonlasma olaylar1 biriktirilerek hesaplanir.
Radyoterapi tedavi planlamasi i¢in yeterli hassasiyetle birka¢ yiiz milyon ila bir milyar
par¢acigin taginmasinin gerekli olacagi tahmin edilmektedir. Uzun hesaplama siiresine
ragmen, Monte Carlo bir hastada doz dagilimini hesaplamanin en dogru yontemidir.
Monte Carlo simiilasyonu ile yapilan ornek planlar, 6zellikle heterojen dokularin ara
yiizlerinde ve belirli kosullar altinda elektron dengesizliginin meydana gelebilecegi
akcigerde doz hesaplama dogrulugunda iyilestirmeler gostermistir. Bilgisayar
teknolojisindeki ve hesaplama algoritmalarindaki siirekli ilerleme ile, Monte Carlo
metodolojisinin ¢ok uzak olmayan bir gelecekte rutin tedavi planlamasi i¢in uygulanmasi

miimkiin olabilecektir (Brualla vd. 2017).
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3. MATERYAL VE YONTEM
3.1 Beam Data Olgiimleri

Pargacik transportunu baslatmak ve sogrulan radyasyon dozunu hesaplamak i¢in gerekli
olan veriler faz uzay1 verileri olarak adlandirilir. Faz uzay1 verileri hasta veya fantom
tizerine yonlendirilen parcaciklarin (elektron, foton, proton, vb.) enerjisini, konumunu,
yoniinii ve tlrlini icerir. Medikal lineer hizlandiricilarin (LINAC) gantri kisminda
Ol¢iilen radyasyon seviyesi nedeniyle faz uzay1 bilgilerinin dogrudan 6l¢iilmesi miimkiin
degildir. Ayrica, uygun detektér ¢esidinin olmamasi da bu Ol¢iimlerin yapilmasini

siirlayan faktorlerdendir.

Monte Carlo tabanli radyoterapi tedavi planlama sistemlerinde Monte Carlo simiilasyonu
iki ayr1 asamadan olusur. Ik asama faz uzayi bilgilerini elde etmek icin gerekli olan
LINAC kafasimin modellemesidir. Hizlandiricimin gantri kismi modellendiginde ve
simiilasyon iglemi tamamlandiginda her parcgacik icin elde edilen veriler faz uzay verisi
olarak saklamr. Ikinci asama; radyasyon tedavisinin uygulandigi ve radyasyon
transportunun simiile edildigi hastanin veya fantomun geometrisinin modellenmesidir.
llgili yiizeyden yalnizca bir kez gecen ve kaydedilen pargaciklar bir faz uzay1 verisinde
toplanir. Bu tiir Monte Carlo parcaciklart simiilasyon siirecinde 6rnekleme amaciyla
kullanilir. Diger taraftan, hizlandiric1 genellikle simiilasyonun dogrulugunun saglanmasi
icin yeterli ayrint1 sunmaz. Bu nedenle faz uzayi bilgilerini elde etmek i¢cin beam data
Ol¢iimleri en etkili yontemlerden biridir. Kare / dikdortgen agik alan verileri, yiizde derin
doz ol¢iimleri, doz profili 6l¢iimleri, output faktorleri beam data dlgtimleri olup LINAC

gantri kisminin modellenmesini saglar.

Tezin ilk asamasinda Elekta VersaHD LINAC cihazi i¢in beam data 6l¢iimleri AAPM

TG-106 ve iiretici kriterleri baz alinarak yapilmistir.
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3.1.1 Absolute doz kalibrasyonu

Absolute doz kalibrasyonu; 100 cm ve 90 cm SSD’de, 10 cm derinlikte ve 10 x 10 cm?

referans alan igin yapildi. Olgiimler icin, PTW Farmer tipi iyon odas1 (Aktif Hacim = 0,6
cm®) ve PTW Unidose Webline Elektrometre kullanildi. Daha sonra ks Ve Kpol degerlerinin
hesaplanmasi i¢in +400V ve +100V degerleri i¢in yilik okuma degerleri kaydedildi. Ks ve

Kpol degerlerinin hesaplanmasi igin asagidaki esitlikler kullanild.

M + M_
kpol — Muiaoov 400V 3.1)
2My 400

ke = ag+ oy (M+400V/M )+ az(M+4OOV/M )? (3.2)

+100V +100V

Denklemde M degeri okuma degerini gostermektedir. Ayrica, a katstyalar1 iyon odasina
0zgii katsayilar olup; a0 = 2,337, a1 = -3,636, a2 = 2,299 olarak alindi. Kq degeri ise PTW
Farmer iyon odasi foton demet kalitesi degerine gore interpolasyon yoOntemi ile
hesaplandi. PTW Farmer tipi iyon odasi i¢in foton demet kalitesine gore kq degerleri
Ek-1"de listelendi. Iyon odasit Npw degeri iiretici kriteri olan 53,87 olarak alindi. Daha
sonra absolute doz hesabi i¢in asagidaki formiil kullanildi ve cihaz 1Gy/100 MU degerine
kalibre edilmis oldu.

Doz = Okuma X krp X kg X Kpo X kg X Np,yw + %DD (3.3)

3.1.2 Output faktorlerinin o6l¢iilmesi

Acik alanlar i¢in kafa sagilma faktoriinii (Sc) elde etmek i¢in havada kaynak detektor
mesafesi 100 cm olacak sekilde okuma degerleri elde edildi. Olgiimler 5x5 cm? den 40x40
cm? ye kadar olan tiim alan boyutlari i¢in elde edildi. Daha sonra, diger alanlarda elde
edilen okuma degerleri 10x10 cm? alan referans alan kabul edildigi igin referans alanda
elde edilen okuma degerine normalize edilerek S¢ degerleri hesaplandi. Ikinci asamada

ise yine ayni alanlar i¢cin okuma degerleri su icerisinde Ol¢iildii ve fantom sagilma
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faktorleri yine aym sekilde hesap edildi. Her iki 6l¢tim i¢in PTW Semiflex 3D iyon odasi
(Aktif Hacim = 0,07 cm®) ve PTW Unidose Webline Elektrometre kullanilda.

3.1.3 Doku-fantom orani (TPR20/10)

Doku-Fantom oran1 icin PTW RW?3 kati fantom kullanildi. Olgiimler 10x10 cm? referans
alanigin 10 cm derinlikte, SSD 90°cm ve 20 cm derinlikte SSD 80 cm’de okuma degerleri
elde edildi. TPR2o0 6lciimleri icin PTW Farmer tipi iyon odasi (Aktif hacmi = 0,6 cm®)
ve PTW Unidose Webline Elektrometre kullanildi. Daha sonra 20 cm derinlikteki okuma
degeri 10 cm derinlikteki okuma degerine boliinerek TPR20/10 degeri hesaplandi. TPR 20110

Olclimii icin fantom set-up pozisyonu Sekil 3.1°de gosterildi.
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Sekil 3. 1 TPR2g/10 fantom setup pozisyonu
3.1.4 Yiizde derin doz 6l¢iimii (PDD)

Yiizde derin doz (PDD) &l¢timii icin PTW BEAMSCAN (PTW, Freiburg, Almanya) su
fantomu ve PTW MEPHYSTO Navigator yazilimi kullamldi. Tiim PDD 6l¢iimleri i¢in
5x5 cm? den 40x40 cm?ye kadar olan alan boyutlar igin agik alan &lgiimleri alindi.
Olgiimlerde PTW Semiflex 3D iyon odasi (Aktif Hacim = 0,07 cm®) kullanildi. Tiim
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dlciimlerde iyon odasmn baslangi¢ noktast i¢in 35 c¢m derinlik secildi. Iyon odasinin
adim1 1 mm olarak ayarlandi ve bu mesafeden baslayarak her derinlik i¢in doz degerleri
elde edildi. Yiizde derin doz Olgiimleri i¢cin fantom setup pozisyonu Sekil 3.2°de

gosterildi.
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Sekil 3. 2 Yiizde derin doz 6l¢timleri igin su fantomu set-up pozisyonu
3.1.5 Doz profili ol¢ciimleri

Doz profili 6l¢iimii igin PTW BEAMSCAN (PTW, Freiburg, Almanya) su fantomu ve
PTW MEPHYSTO Navigator yazilimi kullanildi. Tiim profil dlgiimleri 5x5 cm? den
40x40 cm?ye kadar olan alan boyutlarinda alindi. Olgiimlerde PTW Semiflex 3D iyon
odas1 (Aktif Hacim = 0,07 cm®) kullanildi. Tiim &lgiimlerde iyon odasmin baslangic
noktas1 agik alan boyutunun 5 cm digindan baglayarak 1 mm araliklarla sogrulan doz
degerleri elde edildi. Olgiimler dmax, 5 cm, 10 cm ve 20 cm derinlikte alind1. Iyon odasinin
adim1 1 mm olarak secildi ve bu mesafeden baslayarak her derinlik i¢in doz profilleri x
(Crossline) ve y (Inline) yonlerinde elde edildi. Uretici kriterlerinin belirledigi tiim beam
data Ol¢iimleri tamamlandiktan sonra 6l¢iim verileri Elekta Fizik Platformuna ytiklendi.
Boylece alinan dl¢limlerin kontrolleri iiretici firma tarafindan tamamlanmis oldu. Ayrica
Monaco 5.51 Tedavi Planlama Sistemi i¢in Monte Carlo analizi ve beam modellemesi

yapilmis oldu. Doz profili 6lgiimleri i¢in fantom set-up pozisyonu Sekil 3.3’de gosterildi.
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Sekil 3. 3 Doz profili dlgiimleri igin su fantomu set-up pozisyonu

3.2 Devreye Alma (Comissioning)

Beam data ol¢limleri tamamlandiktan ve tedavi planlama sistemi modellendikten sonra
comissioning testlerinin yapilmasi gerekmektedir. Comissioning testleri LINAC MLC
parametrelerinin test edilmesi, nokta doz 6l¢iimlerini ve farkli tedavi planlari i¢in kalite
kontrol dl¢timlerini icermektedir. Tezin bu asamasinda tiim Comissioning testleri tiretici

kriterleri baz alinarak yapilmstir.

3.2.1 BT numarasi — rolatif elektron yogunlugu (RED) doniisiimii

BT numarasi — rélatif elektron yogunlugu (RED) doniisiimii, tedavi planlama sisteminde
sogrulan dozun hesaplanmasi i¢in 6nemli bir parametredir. Bununla birlikte, bu doniisiim
tarayici tipine, tiip voltajina, goriintii alanina (FOV) rekonstriiksiyon algoritmasina ve
secilen filtreye baglhdir. BT — RED doniistimii, dokuyu belirli bir tiip voltaj1 ve FOV
rekonstriksiyonu ile elde edilen farkli yogunluklara sahip tikaglari ile karakterize edilen
0zel bir fantom (Cheese Fantom) ile elde edildi. Cheese fantomu Sekil 3.4’te gosterildi.
Fantom, lazerlerle hizalanacak sekilde BT cihazinin gantri merkezine yerlestirildi.

Fantom Philips Big Bore BT (Philips Health Care, Andover, MA, ABD) ile 2 mm kesit
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kalinliginda tarandi. Fantom goriintiisii 120 kV tiip voltajinda, 43 mAs/Kesit ile elde
edildi.

Sekil 3. 4 Cheese fantomu

Ayrica FOV 600 mm olarak se¢ildi. Goriintii rekonstriiksiyonundan sonra, BT numaralari
kaydetmek i¢in her bir farkli yogunluktaki daire {izerine 1 cm ¢apinda dairesel bir alan
belirlendi. Elektron yogunluguna bagli olarak BT-RED doniisiim tablosu olusturuldu ve
Monaco 5.51 TPS’ne girildi. BT-RED déniisiim tablosu Sekil 3.5’te gosterildi.

DICOM 3 PHILIPE

A

-
e

ED

v

800 167 1133 2100 3067 4033 5000
cT

ag

Sekil 3. 5 BT-RED déniisiim tablosu
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3.2.2 Beam modellemesinin dogrulanmasi

Elekta Fizik Platformu tarafindan olusturulan Monte Carlo Tedavi Planlama Sisteminin
dogrulanmasi i¢in nokta doz 6l¢iimleri yapildi. Bu 6l¢timler i¢in PTW RW3 kat1 fantom
kullanildi. PTW Farmer tipi iyon odas1 (Aktif Hacim = 0,6 cm3) fantomun merkezine
yerlestirildi. Fantom, lazerlerin hizalanmasiyla BT Gantri merkezine yerlestirildi ve
Philips Big Bore BT (Philips Health Care, Andover, MA, ABD) ile 3 mm Kkesit
kalinliginda tarandi. Daha sonra fantom goriintiileri Monaco 5.51 TPS’e aktarilarak nokta
doz Ol¢limii igin dretici firmamn talimatlarina gére farkli tedavi planlart olusturuldu.
Planlara gore, SSD 90 cm segildi ve 10x10 cm? agik alan i¢in 6 MV foton enerjisinde
Monte Carlo algoritmasi kullanilarak tedavi planlar1 olusturuldu. Kontrol noktasi bagina
istatistiksel belirsizlik %0,5 ve grid araligi 0,3 cm secildi. Tedavi dozu fraksiyon basina
2 Gy olarak belirlendi ve 6 MV foton enerjisi i¢in 100 MU verildi. Merkezde yer alan
iyon odasinda okunan doz degeri belirlendi. Sogrulan doz 6lgiimii yapildiktan sonra

Ol¢iilen doz ve tedavi planlama dozu karsilastirildi.

3.2.3 Modelleme sonrasinda MLC parametrelerinin kontrol edilmesi

Monaco 5.51 TPS’nde Monte Carlo modellemesinin dogrulamasi i¢in MLC
parametrelerinin kontrol edilmesi ve absolute doz kalibrasyonu icin 10x10 cm? referans
alan da dahil olmak tizere sekiz farkli statik ve IMRT alam ile olusturulan tedavi
planlamasi seti tizerinden degerlendirme yapildi. Agik alanlar igin diizgiinliik ve simetri
yamtini dogrulamak i¢in 20x20 cm? agik alanda plan olusturuldu. MLC mindr ve major
ofset degisikligini kontrol etmek icin “3ABUT” testi kullanilirken, dinamik MLC alam
“DMLC” testi ile kontrol edildi. IMRT ve DMLC performansin1 kontrol etmek i¢in
sirastyla 33 segment HN IMRT ve DMLC 1s1z1 ile yiiksek doz IMRT (HIMRT) ve yiiksek
yogunluklu MLC (HDMLC) alanlar1 kullanildi. 4L MLC segmentlerinden olusan
“FOURL” testi, tedavi dozu i¢in fraksiyon basina 2 Gy verebilmek i¢in, SSD 95 cm
olacak sekilde ve 5 cm derinlikte hesaplandi. Bu planlar MLC ofset degerini ayarlamak
icin kullanildi. Ttim planlar i¢in hesaplanan doz ile sogrulan dozu karsilastirmak i¢in 759
diyot dozimetreden olusan PTW 2D Array QA fantomu kullamldi. Olgiim sonrasi analiz

Verisoft programi ile yapildi. Gama analizi i¢in doz farki (DD) %2, uyum mesafesi
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(DTA) 2 mm olarak secildi ve global normalizasyona dayali doz esik degeri %10 olarak
belirlendi.

3.2.4 Farkh tedavi planlamalari i¢in kalite kontrol élgiimleri

Hasta tedavisinden once ¢esitli anatomik bolgelerde olusturulan farkli tedavi planlarina
gére 6 MV foton enerjisinde sogrulan doz i¢in kalite kontrol dlgiimleri alindi. Tedavi
planlarini olusturmak i¢in Alderson RANDO fantom kullanildi. Fantom, Philips Big Bore
BT (Philips Health Care, Andover, MA, ABD) ile 2 mm kesit kalinliginda tarandi. BT
goriintiileri farkli anatomik bolgelerde hedef hacimleri ve kritik yapilar1 konturlamak igin
Monaco 5.51 tedavi planlama sistemine aktarildi. Tedavi planlar i¢in Elekta VersaHD
LINAC tarafindan iiretilen 6 MV foton enerjisi ile Monte Carlo ve Collapse Cone doz
hesaplama algoritmalar1 doz hesaplamak i¢in kullanildi. Bas boyun, gliobostoma ve
akciger timorleri icin VMAT planlar1 olusturuldu. Tedavi sirasinda, masa ve kolimator
ags1 0° secildi ve iki ark kullanildi. Step&Shoot IMRT plani ile yedi alanli meme IMRT
plan1 olusturuldu. VMAT ve IMRT planlan i¢cin kontrol noktasi basina istatistiksel
belirsizlik %1, grid araligi 2 mm olarak secildi. Ayrica doz hesabi i¢in Monte Carlo
algoritmasi kullanildi. Ayni1 zamanda meme, akciger ve tiim beyin 1sinlamalari i¢in 3D
konformal radyoterapi (3D-CRT) planlar1 olusturuldu. 3D-CRT planlari i¢in farkli gantri
agilart kullanildi. Masa agis1 0° olarak segildi ve doz hesabi i¢in Collapse Cone
algoritmasi kullanildi. Tiim tedavi planlari, hedef hacimlere tedavi dozunun minimum
95%’ini verirken kritik organlar1 maksimum seviyede koruyacak sekilde olusturuldu.
Tedavi planlar1 olusturulurken kritik organ dozlari i¢in Radyasyon Tedavisi Onkoloji
Grubu 0615 protokolii (RTOG 0615) baz alindi. Tedavi planlar i¢in kalite kontrol (QA)
olgiimleri 729 dedektdrlii PTW Octavious 4D QA fantom kullanilarak yapildi. Olgiim
sonras1 degerlendirme i¢in gama analizi yapildi. Gama analizinde doz farki 2%, uyum
mesafesi kriteri (DTA) 2 mm se¢ildi global normalizasyona dayali doz esik degeri 10%
olarak belirlendi.

Boylece iiretici kriterlerine gore Monaco Vv5.51 TPS i¢in beam modellemesinin

dogrulanmasi ve tedavinin dogrulugunun test edilme asamasi tamamlanmig oldu.
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3.3 Monte Carlo Simiilasyonu

Bilindigi gibi Monte Carlo yontemi ile radyoterapide doz hesabimin yapilmasi gercege en
yakin sonucu veren yontemlerden biri olmasi nedeniyle son donemlerde yaygin kullanilan
bir arag haline gelmistir. Bu sebeple radyoterapide sogrulan dozun hesaplanabilmesi igin
farkli ticari programlar gelistirilmistir (DoseXY, Penolope, ...). Ancak bu ¢aligmada tim
etkilesim mekanizmalarin1t modellemek i¢in yeni bir Monte Carlo algoritmasi gelistirildi.
Bu algoritmanin adi MC-SCAN olarak adlandirildi. Algoritmanin gelistirilmesi i¢in
Visual Studio 2019 idesi ve C/C++ programlama dilleri kullanildi. Gelistirilen
algoritmada 10%° foton takip edildi ve etkilesim mekanizmalar1 asagida belirtildigi sekilde
simiile edilerek sogrulan doz hesaplandi. Beam data Ol¢limleri ile MC-SCAN

modellemesi kiyaslanarak gelistirilen algoritmanin dogrulugu test edildi.

3.3.1 Rastgele sayi iiretimi

Bilindigi gibi Monte Carlo istatistiksel yontemler kullanilarak bir olayin simiilasyonunun
olusturulmasidir. Bunun i¢in Monte Carlo algoritmasi rastgele say1 liretilmesine ve bu
sayilarin uniform dagilimina baghdir. Rastgele iiretilen sayilarin birbirlerini sik tekrar
etmemeleri Monte Carlo 6rnekleminin olasilik yogunluk fonksiyonun diizgiin dagilim

icin 6nemli rol oynamaktadir.

Bu proje i¢in (0-1) arasinda double rastgele say1 liretmek i¢in Mersenne Twister rastgele
say1 lreteci kullanildi. Bu algoritma Mersenne asal olarak secilen uzun bir periyot
uzunluguna sahip ¢ok yiiksek kaliteli sahte rasgele sayilarin hizli bir sekilde iiretilmesini,
yiiksek boyutlu esit dagilim, hiz ve giivenilirlik saglamasi nedeniyle tercih edildi.
Mersenne Twister rastgele sayilarm 21997-1 yineleme (>43x106000) gibi devasa bir
periyodu oldugu ve 623 boyutta (en fazla) esit olarak dagitildigi kanmtlanmistir (32 bit
degerler icin). Ayrica istatistiksel olarak makul diger olusturuculardan daha hizh
olusturulabilir. Bu 6zellikleri, Mersenne Twister'r istatistiksel simiilasyonlarda ve liretken
modellemede giderek daha fazla tercih edilen rastgele sayi iireteci haline getirmistir. Bu

calismada kullanilmasinin nedeni takip edilen foton sayisi araliginda (10° foton) random
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saymin tekrar etmemesidir. Olusturulan bu rastgele sayilar fotonun ortam i¢indeki serbest

yolunu belirlemede ve buna bagli olarak etkilesim tiirlerini 6rneklemede kullamildi.

Algoritmanin Olusturulmasi:

void randomize(void)

{
srand((unsigned)time(NULL));

double random_number()

double x;

randomize();

std::mt19937 64 eng{ std::random_device{}() };
std::uniform_real distribution<double> dist{ ©.,1. };

x = dist(eng);

return Xx;

double random_numberl()

{

double x;

randomize();

3.3.2 Foton takibi

Monte Carlo tabanli tedavi planlama sistemlerinde doz simiilasyonu iki ayr1 asamadan
olusur. Ilk asama; parcacigin dogrultusunu, enerjisini ve yoniinii iceren faz uzay (PS)
bilgilerini elde etmek icin gerekli olan medikal lineer hizlandiricilarin gantri kismimin

modellemesidir. Hizlandiricilarin gantri kismi modellendiginde ve simiilasyon islemi
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tamamlandiginda her pargacik i¢in veri ¢ikisi bir PS verisinde saklanir. PS verileri ayni
zamanda parcacigin cikis noktas1 hakkinda da bilgi verir. ikinci asama ise; radyasyon
tedavisinin gergeklestirildigi ve radyasyon transportunun simiile edildigi hastanin veya
fantomun geometrisidir. Pargaciklar ilgili ylizeyden yalmzca bir kez gegtikten sonra
kaydedilir ve bir PS verisinde toplanir. Bu tiir Monte Carlo parcaciklari simiilasyon
stirecinde 6rnekleme amaciyla kullanilmaktadir. Diger taraftan {iretici firmalar genellikle
cihazin gantri kismi hakkindaki detayli bilgiye erisimi kisitlamiglardir. Bu nedenle, PS
bilgilerini elde etmek icin beam data Ol¢iimleri kullanilir. Beam data 6l¢iimleri doz
hesaplama siiresini kisaltirken daha verimli bir Monte Carlo simiilasyonunun yapilmasini

saglar.

MC-SCAN modellemesinde Elekta VersaHD lineer hizlandiricinin gantri kismina ait
bilgilere ulasilamadigindan sanal kaynak modellemesi kullanildi ve kaynak nokta kaynak
olarak diisiniildii. Kaynaktan ¢ikan her bir fotonun takibi yapildi. Modellemede her bir
foton i¢in asagidaki islemler takip edilerek ilgili geometri igerisinde sogrulan doz

hesaplandi.

3.3.3 Enerjinin é6rneklenmesi

Klinik lineer hizlandiricilarda hizlandirilan elektronlar tungsten hedefe carptiktan sonra
yiiksek enerjili 1sinlar retirler. 6 MeV enerji ile hizlandirilan elektronlarin olusturdugu
fotonlarm maksimum enerjisi 6 MV dir. Fotonlarin bremsstrahlung spektrumu 0 MV - 6
MV arasinda degisir. Klinik lineer hizlandiricilarda diistiik enerjili fotonlar gantri
icerisinde yer alan filtreler sayesinde elimine edilir. Kolimatorler yardimi ile de ilgili
yiizeye yonlendirilirler. Dolayisiyla Monte Carlo modellemesinde sogrulan dozun hesap
edilmesi i¢in ilgili yilizeye yonlendirilen fotonlarin enerji spektrumunun bilinmesi
gereklidir. MC-SCAN modellemesinde Mohan 6MV bremsstrahlung spektrumu
kullanildi. Mohan spektrumu degerleri Ek-2’de listelendi. Spektrumda ara degerlere ait
Sayma/MeV degerleri lineer interpolasyon yontemi ile 0 keV — 6 MeV arasindaki her bir
enerji degeri icin elde edildi ve kaydedildi. Orneklenecek olan fotonlarin enerjisi 0 MeV

ile 6 MeV arasinda degistigi i¢in sinir sartlari a = 0, b=Em = 6 MeV olarak alindi. Mohan
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spektrumunun fit fonksiyonu icin Ozmutlu (1992) tarafindan gelistirilen f(E) fit
fonksiyonu kullanildi.

f(E) = P, x e (E+P)*/(2P) L P, x E x e E2/(2Ps) (3.4)

Fonksiyonda P1 = 1,488011, P2 = 3,621140, P3 = 3,086142, P4 = -3,804164,
P5 = 0,09053989 olarak alindi. Reddetme fonksiyonu r(E) i¢in asagidaki denklem
kullanild.

r(E) = m —nE (3.5)

Burada m ve n sabit katsilar olup m = 0,561816 ve n=0,091712 degerleri lizerinden r(E)
fonksiyonu hesap edildi. Enerjinin 6rneklenmesi i¢in rastgele bir say: tretildi. Temel
Monte Carlo ilkesine gore E’nin ¢oziimii ve simir sartlari i¢in asagidaki esitlikler

kullanildi.

c = —¥&(2mb — nb?) (3.6)
E— m-vVmZ+nc 3.7)

Daha sonra ikinci bir rastgele say1 iiretildi ve Monte Carlo simiilasyonu ile enerjinin

orneklemesi i¢in asagidaki denklem ile belirtilen sart1 saglayip saglamadigina bakilda.

@
E - r(E)

(3.8)
Smir sarti saglayan fotonlarin Denklem 3.6’da belirtilen denklemdeki enerjiye sahip
oldugu diisiiniildii ve fotonun ilgili alanin yiizeyine bu enerji ile geldigi varsayilarak foton
takibi yapildi. Sart1 saglamayan fotonlar MC-SCAN modellemesi i¢in dikkate alinmadi
ve yeni bir foton i¢in enerji 6rneklemesi yapildi. Daha sonra MC-SCAN modellemesi ile

enerjileri 6rneklenen fotonlardan enerji histogram elde edildi.
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3.3.4 Foton dogrultusunun 6rneklenmesi

Gelen fotonun enerjisinin Orneklenmesinden sonraki en Onemli asama foton
dogrultusunun ve fotonun yonlendirildigi ilgili hedef materyalin geometrik seklinin
modellenmesidir. MC-SCAN modellemesinde PTW BeamScan su fantomu geometrisi ve
PTW RW3 kati fantom geometrisi géz oniine alindi. Su fantomunun boyutlar1 50x50x50
cm?® ve RW3 kat1 fantomun boyutlar1 ise 30x30x30 cm® olarak modellendi. Tlgili fantom
geometrileri igerisinde sogrulan dozu hesap edebilmek i¢in fantomlar 5 mm
biiyiikliigiindeki voxellere ayrildi. PTW BeamScan su fantomunun geometrisi 6rnek

olarak Sekil 3.6’da gosterildi.

Tr
O R L A b/

AV

O J
DY SN WA W

-‘ ‘m“

L

Sekil 3. 6 MC-SCAN fantom modeli

MC-SCAN modellemesinde kaynak yilizey mesafesi (SSD) elektronlarin ¢arptirildigi ve
bremsstrahlung fotonlarinin olustugu tungsten hedeften ¢ok biiyiik oldugu icin tungsten
hedef nokta kaynak olarak modellendi. Modellemede A-P yonii x ekseni, gun-target yonii
y ekseni ve hedef-fantom yonii yani SSD dogrultusu z ekseni olarak kabul edildi.
MC-SCAN modellemesinde nokta kaynak — fantom geometrisi ve fotonlarin gosterimi

Sekil 3.7°da gosterildi. Sekil 3.7°de 1 numarali foton fantomla etkilesmeden fantom
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disina ¢ikan fotonu, 2 numarali foton fantom yiizeyinden sacilan fotonu, 3 numarali foton
ise fantomun kenarindan kacgan fotonu, diger noktalar ise fantom igerisinde etkilesim

yapan fotonlar1 temsil etmektedir.

(3)

Sekil 3. 7 Nokta kaynak — fantom geometrisi ve fotonlarin gosterimi

X-1g1nlar1 izotropik kaynaktan ¢iktiktan sonra uzayin her yoniine esit olasilikla yayilir.
Kaynaktan yayinlandiktan sonra kiiresel koordinatlarda X-1s1minin dogrultusu kutup agisi
(0) ve azimut acist (¢) ile belirlenir. 6 0-r arasinda degisirken, ¢ 0-2m arasinda degisir.
Klinik uygulamalarda alan kolimasyonu kare veya dikdortgen olacak sekilde yapilir. Belli
bir kat1 a¢1 ile yayilan 1sinlarin sekli konidir ve koninin ilgili alan tizerindeki iz diisiimii

dairedir. Sekil 3.7°de gosterildigi gibi dairenin ¢ap1 belirlenen kare alanin kosegenidir.

MC-SCAN modellemesinde kullanilan kare alanlar beli bir kaynak ylizey mesafesinde
gelen X-igmlarimin olusturdugu koninin iz diisiimii olan dairenin ¢ap1 olacak sekilde

modellendi. X-1sinlarimin 0o kutup agisi rastgele olarak 6rneklendi. Daha sonra temel
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Monte Carlo ilkesi kullamlarak x-isinlarinin kutup agis1 asagidaki esitlik ile belirlendi.

Denklemde € rastgele sayidir.

Jy do
= 3.9
3 T (3.9)
= foz;foninB’de’d(z) _ foeesine’de’ (3.10)
Jo Jo 2 sinBdedo Jo ® sinBd6
Bu ifadenin tersine ¢éziimiinden 6 agisi elde edildi. Buna gore 0 agisi,
cosf =1+ §(cosBy— 1) (3.11)

olarak elde edildi. Yine temel Monte Carlo ilkesi kullamlarak azimut agis1 ¢ drneklendi.

Azimut agis1 0-2n arasinda diizglin dagildigindan azimut acis1 asagidaki esitlik ile

hesaplandi.
a0
&= a0 (3.12)
Bu ifadenin tersine ¢oziimiinden ¢ acis1 elde edildi. Buna gore ¢ agist;
¢ = 2mg (3.13)

olarak hesaplandi. X-1is1nin 6 ve ¢ agisi elde edildikten sonra, rotasyon matrisi R(6, ¢)

kutup agis1 ve azimut agisindan belirlendi.

sinB cos®
R,(D)R,(8)2 = (sind sing) (3.14)
cos0

Buna gore X-1s1nin dogrultman kosiniisleri olan a, B, v asagidaki gibi ifade edildi.
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a = sin® X cos@® (3.15)

B = sin® X sin® (3.16)

Y = cosB (3.17)

X-1s1inin fantom ylizeyine giris koordinatlart olan xo, Yo Ve Zo koordinatlar1 dogrultman

kosiniisleri araciligtyla hesap edildi.

SSD
g (3.18)
Xo=Ta yo =T1B zZy=ry (3.19)

MC-SAN modellemesinde alan boyutlar1 en ve boy olarak tanimlandi. Fantoma gelen X-
isinlan i¢in asagidaki ifade ile fotonlarin belirtilen alan iginde kalip kalmama sartina

bakild:.

—%SXOSEZ—H ve —— <y, <— (3.20)

Eger X-1s1nimin fantoma girdigi xo Ve Yo noktalar1 belirlenen kolimasyon alalinin i¢inde
kaliyorsa X-1s1ininin fantom igerisine girdigi diisiiniildii ve foton takibine devam edildi.
Eger X-1sminin koordinatlari bu sart1 saglamiyorsa x-isininin fantoma girmedigi yani

sacildig1 kabul edildi ve yeni bir foton takibine gegildi.

3.3.5 Serbest yolun é6rneklenmesi

X-1s1m1 fantom ylizeyine geldikten sonra belli bir mesafe hicbir etkilesim yapmadan
fantom icerisinde ilerler. Belli bir enerjide ve Io siddetinde gelen X-isinlar1 fantom
icerisinde belli bir mesafeyi gecerken siddeti azalir ve bu azalim asagidaki esitlik ile ifade

edilir.
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[= [je™™ (3.21)
Bu ifadeye temel Monte Carlo ilkesi uygulandi ve rastgele bir § sayisi tiretildi.

£ = fg(ldx’ _ f(;(Ioe_”X’dx
B foooldx a foooloe‘uxdx

(3.22)

Bu ifadenin tersine ¢oziimiinden X-1s1nin fantom igerisindeki ortalama serbest yolu hesap
edildi.

E=(1—e™) (3.23)
R — _1n(tl—§) (3.24)

Rastgele iiretilen sayimin [0,1] araliginda gelme olasiligi esit oldugu i¢in denklemde 1- €

yerine § yazilarak X-1gimin ortalama serbest yolu asagidaki esitlik ile hesap edildi.

x= -9 (3.25)

X-1g1inin serbest yol vektoriiniin x, Yy, z noktalari i¢in koordinat doniisiimii yapildi.
X1 =xa y;=%xB 7 =xy (3.26)

X-1s1minin ilk etkilesim noktasini belirlemek i¢in 1s1min fantoma giris vektorii ile ortalama
serbest yol vektorii topland1 ve ilk etkilesim noktasinin vektorel bilesenleri elde edildi.

Bu nOkta Xprimer, yprimer, Zprimer olarak adlandirildi.

Xprimer = Xo T X1 (3.27)
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Yprimer = Yo t V1 (3.28)

Zprimer = Zo T Z1 (3.29)

X-1s1minin ilk etkilesim noktasi belirlendikten sonra bu noktanin fantomun ig¢inde olup
olmadig1 sartina bakildi. Xy, Ys, Zf fantom boyutlari olup sinir sart1 asagidaki gibi ifade
edildi.

X
_;f < Xprimer < Y (330)
Y Y
_?f < Yprimer < ?f (331)
SSD < Zprimer < SSD + Z (3.32)

Eger modellemede su fantomu géz 6niine alindiysa fantom boyutlar1 50x50x50 cm®, PTW
RW3 Kati fantom gdz oniine alindiysa fantom boyutlar1 30x30x30 cm?® olacak sekilde
sinir sartlarina bakildi. Eger ilk etkilesim noktasi igin bu sartlar saglaniyorsa X-1g1ninin
fantom icerisinde kaldig1 diisiiniildii ve ortam ile yaptig1 etkilesmenin tiirii belirlendi. Ik
etkilesim noktas1 bu sinir sartin1 saglamiyorsa X-1s1nin fantomun disina ¢ikarak sacildigi

kabul edildi ve yeni bir foton takibine gecildi.

3.3.6 Etkilesme tiiriiniin 6rneklenmesi

Etkilesme tiiriinii 60rneklemek icin rastgele bir say liretildi ve asagidaki esitlikler ile her

bir etkilesim tiirii icin ortalama serbest yol hesapland:.

X;"aly = —Ing¢ /l'lray (333)
XFoto = —INE /Hpoto (3.34)
XEiomp = —Ing§ /P-Comp (3.35)

120



Xi’airPro = —In E /uPairPro (336)

Denklemde belirtilen p her bir etkilesim tiiri igin lineer azalim katsayisi olup birim
uzunluk basina etkilesme olasiligidir. Tiim etkilesim tiirlerine ait tesir kesiti degerleri
Ek-6"da listelendi. 6 MV foton enerjisi i¢in 1 keV-6000 keV arasindaki tiim degerler
lineer interpolasyon yontemi ile hesaplandi ve kaydedildi. Fotonun ortama girdikten
sonra yapacagi ilk etkilesme tiirii ortalama serbest yollarin en kisa olani ile belirlendi.
Boylece her fotonun hem ortalama serbest yolu hem de yapacagi etkilesmenin tiirii

belirlenmis oldu.

3.3.7 Rayleigh sacilmasinin 6rneklenmesi

Rayleigh etkilesiminde atom uyarilmasi séz konusu oldugu i¢in ortama herhangi bir
enerji aktarimi olmaz. Ancak MC-SCAN modellemesine tiim etkilesim tiirlerinin
modellenmesi amaglandigi icin Rayleigh etkilesimi de algoritmaya dahil edildi. Rayleigh
sagilmasinda etkilesimin toplam tesir kesiti Thompson Sagilma (Hubbell 1975) denklemi

ile modellendi.

2
Sokoh = £ (1 + cos20)F?(x, 2) (3.37)

F(x,Z) sacict ortamin tek bir molekiiliine ait Thompson sagilma fonksiyonu olup

asagidaki denklem ile ifade edilir.
F2(x,Z) = XL, n;F? (3.38)

Sagic1 ortama ait tlim atomik form faktorleri F(x,Z) Ek 7°de listelendi. 6 MV foton enerjisi
icin 1 keV - 6000 keV arasindaki tiim F(x,Z) degerleri interpolasyon yontemi ile hesap
edildi ve kaydedildi. Rayleigh etkilesimindeki momentum transfer katsayisi esitlik 3.39
ile hesap edildi.

X = 20,6074 — (3.39)

mec?
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Denklemde x boyutsuz bir biiytikliik olup; x’in 0 ile Xmax arasinda degistigi kabul edildi.

Xpax = 20,6074 X 2Kk (3.40)
E

k= — (3.41)

q= (%) [2(1 - cose)]"/2 (3.42)

Esitlik 3.42 ile cos0’y1 elde etmek i¢in;

Algoritmanin Olusturulmast

i) Yeni bir rastgele sayi iiret §
i) x? hesapla

i) Asagidaki esitlik ile cos® hesapla

p=1-1_ % _ (3.43)
cosY = 2 (20,6074k)2 '

Iv) Yeni bir rastgele sayi iiret §
V) Eger &> g(cos0) ise ikinci adima git

1+ cos?0
2

g(cos0) = (3.44)

vi) Degil ise cos0’y1 kaydet

Rayleigh sacilmasinda cos(0) elde edildikten sonra bu nokta fantomun iginde oldugu

kabul edildi ve Rayleigh etkilesim sayis1 bir artirilarak yeni bir foton takibine geg¢ildi.

3.3.8 Fotoelektrik olayin é6rneklenmesi

Fotoelektrik olayda olusan elektronlarin menzilleri fantom boyutuna gore ¢ok kiictiktir.
Etkilesme tiirii fotoelektrik olay olmasi halinde gelen fotonun enerjisini ortama aktardigi
ve sogrulan enerjinin koordinatlarinin degismedigi kabul edildi. Bu nedenle MC-SCAN

modellemesinde etkilesim tiirii fotoelektrik olay oldugunda gelen fotonun enerjisinin
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etkilesme noktasinda sogruldugu varsayildi. Foton enerjisi kaydedilerek yeni bir foton

takibine gecildi ve fotoelektrik etkilesim sayist bir artirildi.

3.3.9 Compton sagilmasimin érneklenmesi

Compton sagilmasinin modellemesinde E enerjisi ile gelen fotonun atomik elektronlarla
olan etkilesiminin toplam tesir kesiti Klein-Nishina (Hubbell 1975) denklemi ile

modellendi.

dogn(®) _ 12 E'\, (E E )
o @ =y (24 2 sin%6)S(x,2) (3.45)

S(x,Z) ise sagict ortamin bir molekiilii icin Compton sagilma fonksiyonu olup asagidaki

gibi ifade edilir.
S(X, Z) = {\Izl niSi(V, Zl) (346)

Denklemdeki re e/mc? olup klasik elektron yarigapidir. Sagici ortama ait S(x,Z) degerleri
Ek 8’de listelendi. 6 MV foton enerjisi i¢in 1 keV - 6000 keV arasindaki tiim S(x,Z)
degerleri interpolasyon yontemi ile hesap edildi ve kaydedildi. Sagilan fotonun ve

etkilesim sonrasinda olusan elektronun enerjisi asagidaki esitlikler ile hesaplandi.

= ——— (3.47)

1+k(1—-cos0)

E,=E—F (3.48)

E

mec?

k= (3.49)

Temel Monte Carlo ilkesine gore bu denklemin tersine ¢ézliimii analitik olarak miimkiin

degildir. Bu ylizden MC-SCAN modellemesinde reddetme yontemi kullanilmis olup
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modellemede Ozmutlu (1992) reddetme fonksiyonu kullanildi. Ozmutlu drten reddetme
fonksiyonu i¢in asagidaki esitlik kullanildi.

rkx) = ot (3.50)
Burada a(k) ve b(k) simir sartlart olup x = cos0’dur.
co =2(2k* + 2k +1)/(2k+ 1)3 (3.51)
Olmak tizere a(k) ve b(k) sinir sartlar1 asagidaki esitlikler kullanilarak hesaplandi.
a(k) = 2[b(k) — 1] (3.52)
b(k) = Stz (3.53)

1- Co/z

Ozmutlu tarafindan gelistirilen temel Monte Carlo ilkesi bu reddetme fonksiyonuna

uygulanarak asagidaki analitik ifade elde edildi.

b(k)+1

x =b(k) — e 2t (3.54)
Algoritmanin Olusturulmasi
i) Yeni bir rastgele sayi iiret §
i) x degerini Denklem 3.54’¢ gore hesapla
iii) Ikinci bir rastgele say1 iiret &
iv) Eger
o
8 T = 8k x) (3.54)

ise x’1 kaydet

V) Degil ise basa don ve yeni bir rastgele sayi tiret &
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Compton sacilmasinda, elektronlarin voxellerin disina kacgirdiklart enerji degeri ihmal
edildi ve elektronlarin enerjilerinin Compton sagilmasinin gerceklestigi noktada
sogruldugu kabul edildi. Bu andan itibaren foton takibine Compton sagilmasinda elde
edilen fotonun enerjisi ile devam edildi. Daha sonra sagilan fotonun ortalama serbest yolu
(x") Esitlik 3.25 ile belirlendi. Sagilan fotonun ortalama serbest yolunun x, vy, z

koordinatlar1 asagidaki esitlik ile bulundu.

X, = xa  y,=xB z,=XYy (3.55)

Ikinci etkilesme noktasinin bulunmasi i¢in sacilan fotonun serbest yolu ile ilk etkilesme
noktasinin vektdrel bilesenleri toplandi. Ikinci etkilesme noktast Xseconder, Yseconder, Zseconder
olarak adlandirildi. X- 1gminin ikinci etkilesim noktasi belirlendikten sonra bu noktanin
fantomun iginde olup olmadig: sartina bakildi. Xy, Yf, Z¢ fantom boyutlar1 olup smur sarti

asagidaki gibi ifade edildi.

X X
_;f < Xseconder < ;f (3-57)
Y Y
- ;f < Yseconder < ?f (358)
SSD < Zseconder < SSD + Zf (359)

Eger ikinci etkilesim noktasi i¢in bu sartlar saglanmiyorsa foton takibi sonlandirildi ve
yeni bir foton takibine gecildi. Eger bu sart saglantyorsa Compton sagilmasinin sayisi bir
artirildi ve yeni foton icin etkilesim tiirlinliin belirlenmesi asamasina gecilerek ayni
asamalar tekrar edildi. Foton takibinin ii¢ boyutlu yapilabilmesi i¢in ikinci etkilesim
noktasinda koordinat doniisiimii yapildi. Yeni koordinat sisteminde X-1s1nin sagilma agisi
0’ 1siin gelis dogrultusu ile yaptigi ag1 olarak kabul edildi. Yeni 6" agis1 Esitlik 3.45°te
verilen Klein-Nishina formiiliinden elde edilirken, sagilan fotonun azimut agis1 Esitlil
3.13’den elde edildi. Buna gore sagilan fotonun dogrultman kosiniisleri denklem 6’ ve

@'degerleri dikkate alinarak yeniden hesap edildi.
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a' = sinB’ x cos@’ (3.60)

B’ = sin®’ x sin®’ (3.61)
Y = cos®’ (3.62)
, _ SSD

I'= Cosor (3.63)

Hesap edilen dogrultman kosiniisleri yeni koordinat sistemindeki (x'y’z") dogrultman

kosiniisleri olup bunun xyz koordinat sistemine doniislim matrisi asagidaki gibi ifade

edildi.

B

5]
=

[ N O‘]

il By a

i I e == B| (3.64)
l-yi=y2 o vl

Matriste belirtilen a, B, y degerleri Esitlik 3.15, 3.16 ve 3.17” de belirtilen ifadeler ile
hesaplanan degerlerdir. (x"y’z") koordinat sisteminden xyz koordinat sistemine doniisiim

asagidaki gibi elde edildi.
(04 o
H =T [B] (3.65)

Daha sonra sagilan foton i¢in ortalama serbest yolun bulunmasindan itibaren tiim islemler
tekrar edildi. Takibi yapilan foton i¢in fantomun i¢inde kalip kalmadig1 belirlendi. Eger
foton fantomun i¢inde kaliyorsa foton takibine devam edildi. Sagilan fotonun enerjisi 5
keV olana kadar takip edildi. Enerjisi 5 keV’den kii¢iik olan fotonlarin fantomun iginde
sogruldugu kabul edildi. Eger foton fantom disina kactiysa fotonun takibi sonlandirilip

yeni foton takibine baslandi.
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3.3.10 Cift olusumun 6rneklenmesi

Z atom numarasina sahip bir atom i¢in ¢ift olusumunun modellemesinde yar1 ampirik
model kullanild1 (Baro vd. 1994). Bizim modellememizde ¢ift olusumu toplam tesir kesiti

Bethe-Heitler denklemine gére modellendi.

dopp

d€=r@HZ+MQ§DG—6f®dd+®AQ] (3.66)

Denklemde belirtilen Cr radyatif diizeltme katsayist olup degeri 1,0093 alindi. 6 MV
enerji i¢in triplet olusumu ihmal edildi. Denklemde belirtilen € elektronun azaltilmis

enerjisi olup asagida belirtilen esitlik ile hesaplandi.

_ (E—+mec?)
=4 — 2 (3.67)
?1(€) ve @2(€) fonksiyonlari igin asagidaki analitik ifadeler kullanildi (Tsai 1974).
2\ _ -1(K—1 2
0, =2— 21n(1+ b?) 4btanh (b™1)+ 4InRmec (3.68)
4 Rm,c?
%:5—zmu+b%+mﬂm—%wr%ww—smu+bﬂn+Mm ‘)
(3.69)
Rmec? 1 1
b= h Re(l—e) (370)
E
o= L 371)

Burada elektronun azaltilmis perdeleme yarigapi (reduced screening Radius) Rmec/h ile
verilmis olup ¢ift olusumu ile ilgili tiim toplam tesir kesiti verileri EK 9°da listelendi

(Hubbell vd. 1980). Elektronun azaltilmis enerjisi € degeri k', 1 — k! arasinda degistigi
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kabul edildi. Buna bagli olarak olasilik yogunluk fonksiyonu olan PDF (Probability
Density Function) asagidaki esitlik ile hesaplandi.

Pop(6) = 2G— €)20,(€) + B,(e) (3.72)

PDF’nin degeri € = 1/2 i¢in simetrik oldugu kabul edildi. Cift olusumu modellemesi i¢in
olusturulan algoritmada @1(€) ve @2(€) degerlerinin negatif olmadigr ve € = 1/2 igin
maksimum degere sahip olduklari yaklasimi yapildi. Buna gore PDF asagida belirtilen

forma sadelestirildi.

Pop = W Us ()T (€) + u,Up(e)T,(€) (3.73)
u = 2G— D20:(1/2) (3.74)
u, = 0,(1/2) (3.75)

m(©) =G 7 G o (3.76)
m() =G 377
Us(€) = 0, (€)/8:(1/2) (3.78)
Uz(e) = 0,(6)/(1/2) (3.79)

Algoritmanin Olusturulmasi

i) Nokta olasiliga bagl olarak rastgele say1 tiret (i =1 veya 2)

& ve pz = t2

u1+ u; u1+ Uy

p; = (3.80)

i) Yeni bir rastgele say1 tiret &
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i) mi 6rneklem fonksiyonu kullanarak € degerini modelle

e= s+ G- D@13 i=1 (3.81)

e= =+ G- DY i=2 (3.82)

iii) Eger £ > Ui(e) ise i. adima git

iv) Degil ise € enerjisini kaydet

Uretilen Parcaciklarin Acisal Dagilimi

Uretilen pargaciklarin agisal dagilimlar sadece pargacigin kinetik enerjisinden elde
edilmez. Gelen fotonun yoniine gore elektron ve pozitronun hareket yonlerinin kutup
acilar1 (0. ve 0+) yiiksek enerji teorisinde elde edilen ifadeden 6rneklenir (Motz vd. 1969,
Heitler 1984).

p(cos6;) = a(l — B4 cos6;)? (3.83)

Denklemdeki a normalizasyon sabitidir.

E4(E4+2mec?)
B, = Lo (384)

E4 + mec?

Olusan pargacik hizinin birimi 151k hiz1 birimidir. Pargacik agis1 cos6: rastgele olarak

asagidaki denkleme gore 6rneklendi.

_ ZE—1+ Bi
cosf, = GEDBt1 (3.85)

Uretilen pargaciklarin yonleri ve gelen fotonun co-planar olmak zorunda degildir.
Elektronun ve pozitronun azimut agisi olan 0- ve 0+ bagimsiz olarak modellendi ve (0,27)

arasinda degistigi kabul edildi. Bu nokta elektron ve pozitron ¢iftinin yok oldugu ve yok

olma fotonunun yayinlandigi nokta oldugu kabul edildi. Bu andan itibaren yok olma
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fotonunun takibi yapildi. Esitlik 3.15, 3.16, 3.17°de verilen ifadeler ile yok olma
fotonunun dogrultman kosiniisleri hesaplandi. Daha sonra yok olma fotonu igin serbest
yol Esitlik 3.25°de verilen denklem ile elde edildi. Yok olma fotonun ilk etkilesim
noktasinin fantom sinirlarinin igerisinde olup olmadigina bakildi. Eger foton fantom
icerisinde degilse foton takibi sonlandirildi ve yeni bir foton takibine baslandi. Eger foton
fantom igerisindeyse daha once belirtildigi gibi etkilesim tiirii belirlendi. Yok olma
fotonunun ikincil etkilesme noktasi hesaplandi. Ikinci etkilesim noktasi belirlendikten
sonra bu noktanmin fantomun i¢inde olup olmadig: sartina bakildi. Eger ikinci etkilesim
noktas1 fantomun i¢indeyse; sirasiyla etkilesim tiirli belirlenerek fotonun enerjisi 5 keV
den kiigiik olana kadar yok olma fotonunun takibine devam edildi. Eger belirlenen ikinci
etkilesim noktas1 fantomun disindaysa foton takibine son verildi ve yeni bir foton takibine

baslandi. MC-SCAN algoritmasinin semast Sekil 3.8’de gosterildi.

3.3.11 MC-SCAN algoritmasi ile absolute dozun hesaplanmasi

MC-SCAN algoritmasi ile yukarda bahsedildigi sekilde foton takibi yapilarak fantom
icerisinde kalan fotonlarin enerjileri kaydedildi ve sogrulan enerji olarak tamimlandi.
Absolute doz kalibrasyonu igin SSD 100 cm olarak secildi. Ilgili geometri olarak PTW
RW?3 kat1 fantom kullanildi ve fantom boyutlar1 30cm x 30cm x 30cm olarak tanimlandi.
PTW RW3 kati fantomun o6zkiitlesi 1,043 gr/cm® olarak kabul edildi. Alan boyutu
10cm x10cm standart alan boyutu se¢ildi ve en x boy olarak tanimlandi. Tiim foton takibi

bitince sogrulan enerjinin kiitleye bdliinmesi ile absolute doz hesap edildi.

__ Enerji
Doz = il (3.86)
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Sekil 3. 8 MC-SCAN algoritmasi ile foton takibi
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3.3.12 MC-SCAN algoritmasi ile fantom sacilma faktorlerinin hesaplanmasi

MC-SCAN ile output faktorleri su fantomu ve RW3 kati fantom i¢in hesaplandi. Su
fantomu i¢in fantom boyutlar1 50cm x 50cm x 50cm ve suyun 6zkiitlesi 1 gr/cm3 olarak
alindi. PTW RW3 kati fantom i¢in fantom boyutlar1 30cm x 30cm x 30cm olarak
tanimlandi. PTW RW3 kati fantomun ozkiitlesi 1,043 gr/cm?® olarak kabul edildi.
Sogrulan doz Esitlik 3.86°da verilen ifade ile su fantomu ve RW3 kati fantom igin 5x5
cm? den 40x40 cm? ye kadar olan tiim alan boyutlari igin hesap edildi. Daha sonra, diger
alanlarda elde edilen doz degerleri 10x10 cm? referans alanda elde edilen sogrulan doz
degerine normalize edilerek fantom sagilma faktorleri hesap edildi. Daha sonra deneysel
Olgtimler ile elde edilen output faktdrleri MC-SCAN algoritmasi ile hesap edilen output
faktorleri ile karsilastirild.

3.3.13 MC-SCAN algoritmasi ile doku-fantom oraninin hesaplanmasi

Doku-Fantom orani icin PTW RW3 kat1 fantom geometrisi modellendi. Olgiimler 10x10
cm? referans alan igin 10 cm derinlikte, SSD 90 cm ve 20 cm derinlikte SSD 80 cm olarak
iki farkli sekilde sogrulan doz hesaplandi. Daha sonra 20 cm derinlikteki sogrulan doz
degeri 10 cm derinlikteki sogrulan doz degerine boliinerek TPR20110 degeri hesaplandi.
Daha sonra deneysel olgtimler ile elde edilen TPR2g10 ile MC-SCAN ile hesaplanan
TPR20/10 degeri ile karsilastirildi.

3.3.14 MC-SCAN algoritmasi ile yiizde derin dozun hesaplanmasi

Yiizde derin doz (PDD) hesaplar1 i¢in su fantomu geometrisi modellendi. PDD hesaplari
5x5 cm?’den 40x40 cm?ye kadar olan alan boyutlari icin yapildi. Tiim PDD hesaplar:
icin baslangic noktast 35 cm ve derinlik olarak z ekseni secildi. Sogrulan doz 35 cm
derinlikten baglayarak her 5 mm derinlik i¢in elde edildi. Daha sonra yiizde derin doz
degeri her bir derinlik i¢in Esitlik 2.94’te verilen ifade ile hesaplandi. Deneysel 6l¢timler
ile elde edilen PDD degerleri MC-SCAN algoritmasi ile elde edilen PDD degerleri ile
karsilastirildi.
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3.3.15 MC-SCAN algoritmasi ile doz profillerinin hesaplanmasi

Doz profilinin MC-SCAN ile hesaplanmasi i¢in su fantomu geometrisi modellendi. Tim
profil dlgiimleri igin 5x5 cm? den 40x40 cm?ye kadar olan alan boyutlar1 gz dniine
alindi. Tim hesaplarda baslangi¢ noktasi agik alan boyutunun 3 cm dis1 kabul edildi.
Olgiim yonii x ekseni olarak belirlendi ve 5 mm araliklarla sogrulan doz degerleri
hesaplandi. Derinlik z ekseni iizerinde 10 cm olarak kabul edildi. Her bir mesafede elde
edilen sogrulan doz degerleri x ekseni lizerindeki 0 baslangi¢ noktasinda elde edilen doz
degerine normalize edildi. Elde edilen tiim profil hesaplart deneysel dl¢iimler ile elde
edilen degerler ile karsilastirildi. Daha sonra her bir alan i¢in simetri ve diizgiinliik

degerleri asagida verilen esitlikler ile hesaplandi.

Diizgiinliik = —19% » 100 (3.87)
Simetri = 2max=Pmin) o 4 (3.88)

(Dmax +Dmin)

Deneysel Ol¢limler ile elde edilen simetri ve diizgiinliik degerleri MC-SCAN algoritmasi

ile elde edilen simetri ve diizgiinliik degerleri ile karsilagtirildi.

133



4. BULGULAR
4.1 Enerji Histogram

MC-SCAN algoritmasi ile 6 MV foton spektruma ait enerji histogram elde edildi. Elde
edilen enerji histogramina gore ortalama foton enerjisi 1983 keV olarak hesaplanmustir.
Buna gore, teorik deger olan EOrt =2000 keV foton enerjisi ile MC-SCAN ile elde edilen
deger arasindaki fark <1% olarak elde edildi. MC-SCAN ile elde edilen 6 MV foton

enerjisine ait enerji histogrami Sekil 4.1°de gosterildi.

6 MV foton enerji histogrami

A0
L SO0
[EEEH]

A0

I}|

Sekil 4. 1 MC-SCAN algoritmasi ile elde edilen 6 MV foton enerjisi histogrami

4.2 Absolute Doz

Nokta doz 6l¢iimlerinden 6nce, 10x10 cm? referans alan ve 100 cm SSD icin absolute doz
kalibrasyonu 100 c¢Gy/100 MU olacak sekilde yapildi. Buna goére deneysel olgiim
sonucunda elde edilen doz (100,10 + 0,001) cGy olarak 6l¢iildii. Teorik doz ile dlgiilen
doz arasmdaki fark <% elde edildi. Ikinci asamada ise; deneysel dl¢iimler ile MC-SCAN
modellemesi karsilastirildi. MC-SCAN modellemesine gore elde edilen absolute doz
degeri (100,96 + 0,005) cGy olarak hesaplandi. Buna gore, deneysel dl¢timler ile MC-
SCAN modellemesi arasindaki fark %0,1 olarak elde edilirken, teorik deger ile MC-
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SCAN modellemesi arasindaki fark %0,96 olarak elde edildi. Boylece MC-SCAN
modellemesi ile elde edilen degerler iiretici kriteri olan <%3 degerini absolute doz

kalibrasyonu i¢in saglamis oldu.

4.3 Output Faktorleri

Monte Carlo tabanli tedavi planlama sistemleri i¢in fantom sag¢ilma faktoriinii ifade eden
output faktorleri farkli alanlarda elde edilen degerlerin referans alanda elde edilen degere
normalize edilmesiyle elde edildi. Ilk asamada SSD = 90 cm’de su fantomunda ve PTW
RW3 kati fantomda elde edilen output faktorleri MC-SCAN modellemesi ile elde edilen
faktorler ile karsilastirildi. Elde edilen degerler Cizelge 4.1 ve Cizelge 4.2°te gosterildi.

Su fantomu ile elde edilen output faktorleri i¢in deneysel Olgiimler ile MC-SCAN
modellemesi arasindaki fark biitlin alanlar i¢in <%3 elde edildi. Buna goére, MC-SCAN
modellemesi tiretici kriteri olan <%3 degerini su fantomunda elde edilen output faktorleri
icin saglamig oldu. PTW RW3 kat1 fantom ile elde edilen output faktorleri icin deneysel
olciimler ile MC-SCAN modellemesi arasindaki fark 2x2 cm? alan icin >%3 elde
edilirken, diger alanlar i¢cin <%?3 elde edildi. Buna gére, MC-SCAN modellemesi liretici
kriteri olan <%3 degerini PTW RW3 kati fantomunda elde edilen output faktorlerini 2x2

cm? alan haricindeki diger alanlar igin saglamis oldu.

Cizelge 4. 1 Su fantomu i¢in output faktdrlerinin MC-SCAN modellemesi ile

karsilastirilmast
Alan Boyutu (cm x cm) Deneysel MC-SCAN %Fark
2X2 0,789 £ 0,003 0,800 + 0,003 1,39
4x4 0,869 £+ 0,004 0,850 + 0,002 2,18
5x5 0,905 + 0,004 0,878 + 0,005 2,98
10x10 1 1 -
15x15 1,059 + 0,005 1,042 + 0,002 1,60
20x20 1,087 + 0,005 1,084 + 0,002 0,27
30x30 1,138 + 0,005 1,130 + 0,003 0,70
40x40 1,161 £ 0,005 1,156 + 0,002 0,430
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Cizelge 4. 2 RW3 kat1 fantom i¢in output faktorlerinin MC-SCAN modellemesi ile

karsilastirilmasi
Alan Boyutu (cm x cm) Deneysel MC-SCAN % Fark
2X2 0,713 £ 0,003 0,736 = 0,002 3,2
4x4 0,876 = 0,004 0,887 + 0,005 1,2
5X5 0,908 + 0,005 0,908 + 0,004 0,00
10x10 1 1 -
15x15 1,051 £ 0,005 1,067 £ 0,012 1,52
20x20 1,083 £+ 0,005 1,084 + 0,003 0,09
30x30 1,113+ 0,005 1,111+ 0,001 0,17
40x40 1,115+ 0,010 1,145 £ 0,002 2,69

Ayn1 zamanda su fantomunda elde edilen output faktorii degerleri Elekta

Fizik

Platformuna yiiklenmis olup Monaco 5.51 TPS i¢in modelleme yapildi. Yapilan

modellemede output faktorlerinin analizi Sekil 4.1°de gosterildi.
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Sekil 4. 2 Output faktorleri i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel 6l¢tim
verilerinin karsilastirilmast
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4.4 Doku — Fantom Orani (TPR20/10)

Doku-Fantom orani (TPR2010) deneysel ve teorik deger olarak karsilastirildi. Uretici
kriterlerine gore; 6 MV foton enerjisi i¢cin TPR2o10 degeri 0,67 olarak belirlenmistir.
Deneysel TPR2g10 degeri (0.676 + 0,04) olarak 6l¢iilmiis olup teorik deger ile deneysel
deger arasindaki fark <%1 olarak elde edilmistir. Ikinci asamada, deneysel Slciimler
MC-SCAN modellemesi ile karsilastirildi. MC-SCAN modellemesine gore TPR2o/10
degeri (0,685 + 0,03) olarak hesaplandi. MC-SCAN ile elde edilen TPR2y10 degeri ile
deneysel TPR2o10 degeri arasindaki fark %1,31 olarak elde edildi. Aynm1 zamanda MC-
SCAN ile hesaplanan deger ve teorik TPR2o/10 arasindaki fark ise %2,20 idi. Boylece MC-

SCAN modellemesi TPR2o10 degeri i¢in tiretici kriteri olan <%3 sartin1 saglamis oldu.

4.5 Yiizde Derin Doz (PDD)

Monaco 5.51 tedavi planlama sistemi beam data Olglimlerine gére modellendi. Elde
edilen tiim olgiimlerin dogrulugu ve Monte Carlo modellemesi Elekta Fizik Platformu
tarafindan yapildi. Tiim agik alanlar i¢in elde edilen yiizde derin doz 6l¢iimleri ile Monte
Carlo modellemesi arasindaki fark <%3 elde edildi. Deneysel penetrasyon kalitesi (D1o)
%67 olarak ol¢iildii. Bu deger Monte Carlo modellemesinde %67,5 olarak hesaplandu.
Monte carlo modellemesi ile deneysel 6l¢iim arasindaki fark <%1 olarak elde edildi. A¢ik
alanlara ait yilizde derin doz 6l¢iimii ve Elekta Fizik Platformu tarafindan yapilan Monte

Carlo validasyonu Sekil 4.2 - 4.8de sirasiyla gosterildi.
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Dose (Gy) for 100 MU

Sekil 4. 3 5x5 cm? alanda PDD icin Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel dl¢iim

Dose (Gy) for 100 MU

PDD: Field size 5.00 cm x 5.00 cm
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Sekil 4. 4 10x10 cm? alanda PDD i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel

Ol¢iim verilerinin karsilastirilmasi
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PDD: Field size 15.00 cm x 15.00 cm
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Sekil 4. 515x15 cm? alanda PDD igin Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel
Ol¢clim verilerinin karsilastirilmasi

PDD: Field size 20.00 cm x 20.00cm
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Sekil 4. 6 20x20 cm? alanda PDD i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel
Ol¢iim verilerinin karsilastirilmasi
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PDD: Field size 30.00 cm x 30.00 cm
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Sekil 4. 7 30x30 cm? alanda PDD igin Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel
Ol¢iim verilerinin karsilastirilmasi

PDD: Field size 40.00 cm x 40.00 cm
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Sekil 4. 8 40x40 cm? alanda PDD i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel
Olctim verilerinin karsilastirilmasi
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Ikinci asamada, deneysel olarak farkli alanlar igin elde edilen PDD degerleri ile MC-
SCAN modellemesi ile hesaplanan PDD degerleri karsilastirildi. Deneysel olarak
belirlenen PDD ile MC-SCAN modellemesinde elde edilen PDD degerleri arasindaki
farki degerlendirmek icin Gama analizi yapilmistir. ilk olarak Low ve ark. tarafindan
onerilen bu yontem ile doz dagilimlari iki boyutlu olarak karsilastirilabilir. Doz farkinin
hesaplanmasi ile ilgili olarak, global ve yerel gama indeksi analizleri olmak {izere iki tiir
gama indeksi yontemi vardir. Global gama indeksi analizi, maksimum doza (veya regete
edilen doza) gore doz farkini hesaplarken, yerel gama indeksi analizi, degerlendirilen her
noktadaki dozlara gore doz farkini hesaplar (Low ve Dempsey 2003). Bu c¢alisma
kapsaminda PDD kargilagtirmasi i¢in lokal gama indeksi analizi yapilmistir. Bu yontemde
deneysel Olclimler referans deger kabul edilmistir. Gama analizi %5 doz farki ve Smm

mesafe uyumuna gore yapilmstir.

Yapilan analiz sonucunda; tiim alanlar i¢in deneysel PDD ile MC-SCAN modellemesi ile
hesaplanan PDD arasindaki fark tiim alanlar i¢in <%3 elde edildi. Yapilan gama analizine
gore deneysel PDD ile MC-SCAN modellemesi arasinda yaklasik %96+3 uyum elde
edildi. En iyi uyum %98,9 ile 15cm x 15¢m alan i¢in elde edilirken, en diisiik uyum %96,1
ile 10xm x 10cm alan igin elde edildi. Boylece MC-SCAN modellemesi PDD degeri i¢in
iiretici kriteri olan <%3 sartim tiim alanlar i¢in saglamis oldu. Acik alanlara ait yilizde
derin doz Ol¢iimii ve MC-SCAN modellemesi ile elde edilen PDD degerlerine ait
karsilastirma Sekil 4.9 - 4.14°de sirasiyla gosterildi. Ayn1 zamanda deneysel olarak elde
edilen PDD ve MC-SCAN ile hesap edilen PDD i¢in gama analizi degerleri Cizelge 4.3’te
gosterildi.
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Sekil 4. 9 5x5 c¢cm? alanda PDD igin deneysel olgiim ile MC-SCAN modelinin
karsilastirilmasi
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Sekil 4. 10 10x10 cm? alanda PDD igin deneysel 6l¢iim ile MC-SCAN modelinin
karsilastirilmasi
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Sekil 4. 11 15x15 cm? alanda PDD igin deneysel &lgiim ile MC-SCAN modelinin

karsilastirilmasi
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Sekil 4. 12 20x20 cm? alanda PDD igin deneysel 6l¢iim ile MC-SCAN modelinin
karsilastirilmasi
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Sekil 4. 13 30x30 cm? alanda PDD igin deneysel 6l¢iim ile MC-SCAN modelinin
karsilastirilmasi
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Sekil 4. 14 40x40 cm? alanda PDD igin deneysel 6l¢iim ile MC-SCAN modelinin
karsilastirilmasi

144



4.6 Doz Profili

Monaco 5.51 tedavi planlama sisteminin Monte Carlo modellemesi i¢in gerekli olan bir
diger 6l¢iim de doz profili dl¢timleridir. Doz profili dl¢timleri SSD 90 cm’de acik alanlar
icin elde edildi. Olgiimler inplane (y- yonii) ve crossplane (x yonii) yonlerinde alind1 ve
Elekta Fizik Platformu tarafindan kontrol edildi. Aym1 zamanda profil olgiimlerinin
Monte Carlo modellemesi yapildi. Yapilan analiz sonucunda deneysel dl¢timler ve Monte
Carlo modellemesi arasindaki fark <%3 olarak elde edildi. 30x30 cm?’den kiiciik alanlar
icin diizgiinliik <%6, 30x30 cm?’den biiyiik alanlar i¢in Diizgiinliik <%10 olarak elde
edildi. Deneysel Ol¢timler igin diizgiinliik degerleri tiim alanlar i¢in iiretici kriterini
saglamig oldu. Simetri; dmax, 5 cm, 10 cm derinlikte tiim alanlar icin <%?2 elde edilirken,
20 cm derinlikte simetri tiim alanlar icin <%6 olarak hesaplandi. Simetri degerleri tim
alanlar i¢in tiretici kriterlerini saglamis oldu. Ag¢ik alanlara ait doz profili dl¢iimii ve
Elekta Fizik Platformu tarafindan yapilan Monte Carlo validasyonu Sekil 4.15 —4.20’de

sirastyla gosterildi.

AB: Field size 5.00 cm x 5.00 cm
Depths: 1.4 cm, 5.0 cm, 10.0 cm, 20.0 cm

{ — Measurad 5§ 00:4.00200 em
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Sekil 4. 15 5x5 cm? alanda doz profili i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile deneysel
Olclim verilerinin karsilagtirilmasi
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AB: Field size 10.00 cm x 10.00 cm
Depths: 1.4 cm, 5.0cm, 10.0 cm, 20.0 cm

Measured 10 00x10.0020 0 cm
3C 10 00x10.00200 cm
Measuted 10.00x10.00 100 cm
MC 10 00x10.00 100 em
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2 4 L) 8 10
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Sekil 4. 16 10x10 cm? alanda doz profili igin Elekta Monte Carlo validasyonu ile
deneysel 6l¢lim verilerinin karsilastirilmasi

AB: Field size 156.00 cm x 15.00 cm
Depths: 1.4 cm, 5.0 cm, 10.0 cm, 20.0 cm

14 T T T r T
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12| o — mc 00500100 om
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Sekil 4. 17 15x15 cm? alanda doz profili i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile
deneysel dl¢lim verilerinin karsilastirilmasi
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AB: Field size 20.00 cm x 20.00 cm
Depths: 1.4 e¢m, 5.0 cm, 10.0 em, 20.0 cm

Dose (Gy) for 100 MU

Measyted 20 00=20 0020 0 cm
WAC 20 00:20.00 200 cm
Mieazyred 20 00=20.00 100 cm
MC 20 00:20.00 10.0 em
Measured 2000200050 om
MIC 20 00x20.005.0 cm
Maasuiad 20 00=20.00 1 4 om
WAC 20 002000 1.4 cm

o

]
Distance {cmj

Sekil 4. 18 20x20 cm? alanda doz profili i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile

deneysel 6l¢lim verilerinin karsilastirilmasi

AB: Field size 30.00 cm x 30.00 cm
Depths: 1.4 cm, 5.0cm, 10.0 cm, 20.0 cm

Dose (Gy) for 100 MU
4
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Ll 0y |

Measuted 30 00x30.0020 3 em
MC 30 00x30.0020.0 cm
Measuted 30 00x30.00 10 cm
MC 30 00:30.00 100 em
Measured 30 00:30.0050 cm
MC 30 00x30.0050 em
Measured 30 00>30,00 1 4em
MC 30.00:30.00 1.4 cm

-20 18 -10 4 0 s 10 i)
Distance (cm)

Sekil 4. 19 30x30 cm? alanda doz profili i¢in Elekta Monte Carlo validasyonu ile

deneysel dl¢lim verilerinin karsilastirilmasi
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AB: Field size 40.00 cm x 40.00 cm
Depths: 1.4 cm, 5.0cm, 10.0 cm, 20.0 cm

—— Measuted 40 00x40.00 20 0 em

.- 1 — mC 40004000200 om
f’_ﬂ_—_\u_“\_ HE _/____//_———-__\ ——  Measured 40 00x40.00 10.0 em

13fF 4 — MC 40 00290.00 10.0 em
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12 | /M_ e _'___y.‘_,_»-u-—’tc—ﬁ—\| 3 MC 40 00:40.005.0 em

—— Maasured 40 004000 1.4 em
MC 40 00:90.00 1.4 cm

Dose (Gy) for 100 MU

Distance (cm)

Sekil 4. 20 40x40 cm? alanda doz profili icin Elekta Monte Carlo validasyonu ile
deneysel 6l¢lim verilerinin karsilastirilmasi

Ikinci asamada, deneysel olarak farkl alanlar igin elde edilen doz profili degerleri ile MC-
SCAN modellemesi ile hesaplanan degerler karsilastirildi. Deneysel olarak belirlenen doz
profili ile MC-SCAN modellemesinde elde edilen doz profili degerleri arasindaki farki
degerlendirmek i¢in Gama analizi yapildi ve doz dagilimlar1 iki boyutlu olarak
karsilastirildi. Daha oncede belirtildigi gibi gama analizi lokal olarak yapilmistir ve her
noktadaki dozlara gore doz fark1 hesaplanmistir. Bu yontemde deneysel 6lgiimler referans
deger kabul edilmistir. Gama analizi %5 doz farki ve 5Smm mesafe uyumuna gore

yapimustir.

Yapilan analiz sonucunda; tiim alanlar i¢in deneysel doz profili ile MC-SCAN
modellemesi ile hesaplanan degerler arasindaki fark tiim alanlar i¢cin <%3 elde edildi.
Yapilan gama analizine gore deneysel doz profili ile MC-SCAN modellemesi arasinda
yaklasik %96,5+3 uyum elde edildi. En iyi uyum %99,0 ile 15¢cm x 15cm alan i¢in elde
edilirken, en disiik uyum %96,5 ile 10xm x 10cm alan igin elde edildi. Boylece MC-
SCAN modellemesi doz profili degeri igin tiretici kriteri olan <%3 sartin1 tiim alanlar igin
saglamis oldu. Deneysel olarak elde edilen ve MC-SCAN ile hesap edilen doz profili i¢in

gama analizi degerleri Cizelge 4.3’te gosterildi.
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Cizelge 4. 3PDD ve doz profili igin MC-SCAN ile deneysel 6l¢iim arasinda yapilan
gama analizisonuglari

Alan Boyutu PDD Gama Analizi Doz Profili Gama Analizi

(cm x cm) (%) (%)
5x5 97,7 98,1
10x10 96,1 96,5
15x15 98,9 99,0
20x20 97,6 97,4
30x30 98,7 98,8
40x40 97,3 97,6

Yapilan analiz sonucunda; tiim alanlar i¢in deneysel doz profili ile MC-SCAN
modellemesi ile hesaplanan doz profili arasindaki fark tiim alanlar i¢in <%3 elde edildi.
Boylece MC-SCAN modellemesi doz profili degeri igin iiretici kriteri olan <%3 sartini
tim alanlar i¢in saglamis oldu. Aym1 zamanda, elde edilen doz profillerinden diizgiinliik
ve simetri degerleri hesaplandi. Diizgiinliik ve simetri i¢in deneysel Ol¢liimler ve MC-

SCAN modellemesi arasindaki fark Cizelge 4.4’te gosterildi.

Cizelge 4. 4 Diizgiinliik ve simetri icin MC-SCAN ile deneysel 6l¢iim karsilastirmasi

Deneysel MC-SCAN
Alan Boyutu Diizgiinliik Simetri Diizgiinliik Simetri

(cm x cm) (%) (%) (%) (%)
5x5 3,16 0,41 4,61 1,18
10x10 5,30 0,41 3,60 1,00
15x15 5,03 0,69 2,40 1,93
20x20 5,01 0,93 2,80 1,40
30x30 4,70 0,89 1,60 1,28
40x40 6,09 0,78 7,01 1,18
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Tiim alanlar i¢in MC-SCAN doz hesaplama motoru ile elde edilen doz profili i¢in simetri
ve diizgiinlik degerleri iiretici kriterlerini saglamis oldu. Aym zamanda simetri ve
diizgiinlik degerleri deneysel Ol¢limler ile karsilastirildiginda deneysel olgtimler ile
MC-SCAN ile elde edilen degerler arasindaki farkin biitiin alanlar i¢in <%?2 olarak hesap
edildi. Farkli alanlar i¢in elde edilen doz profili degerlerinin deneysel Ol¢iim ve
MC-SCAN modellemesi karsilagtirmast Sekil 4.21-4.26’da gosterilmistir. Elektron

kontaminasyonunu elimine etmek i¢in kiyaslama sadece 10 cm derinlikte yapildi.

5cm x 5cm
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J

—&— Deneysel MC-SAN

Sekil 4. 21 5x5 cm? alanda doz profili icin deneysel dlgiim ile MC-SCAN verilerinin
karsilastirilmast
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10cm x 10cm
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—8—Deneysel —®—MC-SCAN

Sekil 4. 22 10x10 cm? alanda doz profili i¢in deneysel 6l¢iim ile MC-SCAN verilerinin
karsilastirilmasi

15cm x 15cm
110

-125 -100 -75 -50 25 .0 25 50 75 100 125

—&—Deneysel —®—MC-SCAN

Sekil 4. 23 15x15 cm? alanda doz profili icin deneysel 6l¢iim ile MC-SCAN verilerinin
karsilastirilmast
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20cm x 20cm
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Sekil 4. 24 20x20 cm? alanda doz profili igin deneysel dlgiim ile MC-SCAN verilerinin
karsilastirilmasi

30cm x 30cm
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Sekil 4. 25 30x30 cm? alanda doz profili igin deneysel dl¢iim ile MC-SCAN verilerinin
karsilastirilmasi
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Sekil 4. 26 40x40 cm? alanda doz profili icin deneysel dl¢iim ile MC-SCAN verilerinin
karsilagtirilmasi

4.7 Nokta Doz

Uretici kriterlerine gore nokta doz olgiimleri igin 10x10 cm? alanda tedavi plam
hazirlandi. Tedavi plan1 Monaco 5.51 tedavi planlama sisteminin modellemesini kontrol
etmek i¢cin Monte Carlo ve Collapse Cone algoritmalar1 kullamlarak olusturuldu. Monte
Carlo algoritmasi i¢in planlanan doz (80,5 + 0,005) cGy ve Collapse Cone algoritmasi
i¢in planlanan doz (80,7 + 0,003) cGy olarak hesaplandi. Sogrulan doz ise (80,1 + 0,004)
cQGy olarak o6lgiildii. Sogrulan doz ve planlanan doz arasindaki fark her iki algoritma i¢in
<%1 olarak elde edildi. Bu sonuclarin iiretici kriterlerinde belirtilen <%3 farkini sagladigi

goriildil.

Ikinci asamada, MC-SCAN modellemesi nokta doz degerleri i¢cin Monaco 5.51 TPS ve
deneysel 6lgtim verileri ile karsilastirildi. MC-SCAN ile nokta doz degeri (79,26 = 0,02)
cGy olarak hesaplandi. MC-SCAN ile deneysel ol¢iim arasindaki fark %1,04 ve
MC-SCAN ile Monaco v5.51 TPS arasindaki fark %1,54 olarak elde edildi. Buna gore
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nokta doz degerleri icin MC-SCAN modellemesi iireticinin belirledigi <%3 kriterini

saglamis oldu.

4.8 MLC Parametrelerinin Kontrolii

Monte Carlo tabanli tedavi planlama sisteminin comissioning testlerinin en dnemli kismi
MLC parametrelerinin kontrol edilmesidir. Bunun i¢in “3ABUT”, “DMLC”, “HIMRT”,
“HDMLC”, “FOURL” testlerinden olusan ve {liretici kriteri olan ekspres QA tedavi

planlart olusturuldu. 6 MV foton enerjisi i¢in 5 cm derinlikte 95 cm SSD’de MLC

parametrelerinin sonuglar1 Cizelge 4.6’da verildi. Ayn1 zamanda, yapilan gama analizine

gore test alanlari i¢in ortalama gama kriterini ge¢me yiizdesi (95 +4)% olarak elde edildi.

Modellenen ve oOlgiilen verilen arasinda maksimum uyum “HDMLC” testinde

gbzlemlenirken (%100), minimum uyum ise “7SEGA” testinde (%87,5) elde edildi. Tiim

alanlara ait gama sonuglar1 ve uyumu Sekil 4.6’da gosterildi.

Cizelge 4. 5 Farkli MLC testleri i¢in planlanan doz ve sogrulan doz degerleri

Alan Boyutu Planlanan Doz  Sogrulan Doz Fark
Alan (cm?) (cGY) (cGY) (%)
3ABUT 6x24 52,0 50,9 2,11
20x20 20x20 101,1 99,9 1,18
10x10 10x10 94,4 93,5 0,95
DMLC 2x20 41,2 41,7 1,21
HIMRT Degisken 33,9 33,5 1,17
HDMLC Degisken 35,2 34,6 1,70
7SEGA 2x24 110,0 107,1 2,60
FOURL Degisken 106,7 104,5 2,06
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Sekil 4. 27 MLC Testleri a) 3ABUT, b) DMLC, c) HIMRT, d) HDMLC, e) 7SEGA,

f) FOURL
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4.9 Farkh Tedavi Planlan Icin Kalite Kontrol Olgiimleri

Hasta tedavisine baglamadan dnce ger¢ek durumu simiile etmek amactyla farkli yerlesim
yerlerine ve tiirlerine gore tedavi planlart Monaco 5.51 tedavi planlama sisteminde
olusturuldu. Planlanan doz hesabi icin Monte Carlo ve Collapse Cone algoritmasi
olusturuldu. Tedavi planlart i¢in kalite kontrol 6l¢timleri PTW Octavious 4D QA fantomu
ile yapildi. Klinik protokole gore tedavi planlari icin gama analizi ve elde edilen sonuglar
Cizelge 4.7°de gosterildi. Yapilan analiz sonucunda planlanan doz ile sogrulan dozun
gama analizi tiim planlar i¢in ortalama %97 olarak elde edildi. Sonug olarak tiim tedavi
planlar1 gama analizi kriterini saglamis oldu. Sonug¢ olarak beam data olgliimleri ve

Monaco v5.51 TPS’nin Monte Carlo modellemesi tamamlanmis oldu.

Cizelge 4. 6 Tedavi planlar1 ve gama analizi sonuglar

Tedavi Fraksiyon Gama

Tedavi Tedavi ) o
Algoritma Dozu Dozu Analizi
Plam Sekli
(cGy) (cGy) (%)
Bas Boyun VMAT MC 7000 200 98,7
Akciger VMAT MC 4500 150 96,0
Akciger CRT cC 4500 150 97,9
Tiim Beyin CRT CcC 3000 300 99,2
Meme IMRT MC 5000 200 95,8
Meme CRT cC 5000 200 96,7
GBM VMAT MC 6000 200 96,2
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5. TARTISMA VE SONUC

Radyoterapide sogrulan dozun hesap edilmesi ve tedavi planlamasinin modellemesinin
dogrulanmasi tedavinin en 6nemli kisimlaridir. Bilindigi lizere Monte Carlo yontemi
sogrulan dozun hesaplanmasinda gergege en yakin sonu¢ verme Ozelligine sahip bir
yontem olarak kabul edilmistir. Sogrulan dozun dogru bir sekilde hesap edilmesi i¢in ¢ok
sayida pargacik simiilasyonunun yapilmasi gereklidir. Monte Carlo yontemi ile pargacik
tagimimini simiile etmek i¢in faz uzayi bilgisi olarak adlandirilan ve pargacigin enerjisine,
konumuna, ¢esidine ve yOniine ait bilgilere ihtiya¢ duyulur. Bu nedenle, Monaco 5.51
gibi MC tabanli tedavi planlama sisteminde sogrulan dozun hesaplamasi i¢in gerekli olan
faz uzay1 bilgisi 151n modellemesi yoluyla elde edilir. Ayrica, homojen ve heterojen
ortamlarda doz dagilimim anlamak i¢cin MC tabanli tedavi planlama sisteminin
dogrulanmasi 6nemlidir. MC tabanli TPS, Elekta, Varian ve Ray Search dahil olmak

iizere bircok iireticide mevcuttur.

Bu tez ¢alismasinin ilk kisminda Elekta VersaHD lineer hizlandiric1 cihazina ait Monaco
5.51 tedavi planlama sisteminin modellemesi i¢in gerekli olan tiim beam data dl¢iimleri
alinmigtir. Daha sonra alinan dl¢limlerin validasyonunun yapilmasi i¢in Elekta Fizik
Platformuna yiiklenmis ve 6l¢giimlerin dogrulugu test edilerek tedavi planlama sisteminin
Monte Carlo modellemesi olusturulmustur. Hasta alimina baglamadan oOnce tedavi
planlama sisteminin dogrulugunun test edilmesi agisindan firetici kriterlerine bagl
kalarak tiim devreye alma testleri basar1 ile uygulanmis ve modellemenin dogrulugu test

edilmistir.

Radyoterapide planlanan doz ile hasta tarafindan sogrulan doz arasindaki farkin <%5
sinirlar i¢erisinde kalabilmesi i¢cin demet modellemesi ve devreye alma (comissioning)
prosediirleri ¢cok 6nemlidir. MC tabanli tedavi planlama sisteminin devreye alinmasi
birka¢ grup tarafindan yaymlanmistir, ancak Monaco TPS'ye ¢ok az referans mevcuttur.
Monaco TPS’de yiiksek doz hizi diizlestirme filtresiz (FFF) foton modlar1 ve elektron
enerjilerine ait demet modellemesi Narayanasamy (2017) ve arkadaslari tarafindan
dozimetrik dogrulama ac¢isindan analiz edilmistir. Devreye alinan demet modellemesi i¢in

yiizde derin doz egrileri, 1s1n profilleri ve output faktorleri dahil benzer 6lgiimler dikkate
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alimmistir. Cesitli 3B uyumlu alanlarin dozimetrik analizini yapmak i¢in birlestirilmis
Plastik su/strafor fantomu kullanilmistir. Tiim foton ve elektron enerjileri i¢in, Ol¢iilen ve
hesaplanan doz arasindaki fark homojen fantomda <%2 ve heterojen fantomda <%3

olarak elde edilmistir.

Diger bir c¢alismada ise; diisiik yogunluklu heterojen ortamlarda Monte Carlo
algoritmalar1 degerlendirilmis ve VMAT doz dagilim dogrulugu arastirilmustir. Olgiimler
icin homojenligi saglamak adina hava ve kortikal kemik yogunlugu esdeger plakalari
iceren kat1 su fantomu kullanilmistir. 6 MV ve 18 MV foton enerjileri i¢in bu heterojen
ortamda PDD odlglimleri alinmigtir. Sonug olarak, hava esdegeri heterojen ortam ve
kortikal kemik heterojen ortamu ile ilgili olarak hesaplanan tiim nokta dozlar arasindaki

farkin sirasiyla <%2 ve <%3 araliginda oldugu gozlemlenmistir (Snyder 2019).

Diger taraftan, s6z konusu tez ¢aligmasinin ilk agamasinda Monaco 5.51 TPS i¢in demet
modelinin dogrulugu su fantomu ve RW3 kati fantom kullamlarak degerlendirilmistir.
Bunun i¢in; 6 MV foton enerjisi kullanilarak 3D-CRT, YART ve VMAT tedavi planlari
olusturulmustur. 6 MV 151n modelini degerlendirmek ve tiretici kilavuzuna gére Monte
Carlo tabanli tedavi planlama sistemini dogrulamak i¢in tiim kabul kriterleri ve devreye
alma protokolleri takip edilmistir. Uretici kriterlerine gore referans dozu ve absolute doz
Olciimleri 1% ve 3% tolerans sinirlart igerisinde olmak zorundadir. Bu ¢alismada, tiim
nokta doz Ol¢iimleri homojen bir ortamda yapilmistir. Gama kriterlerini gegen puanlarin
ortalama ylizdesi (%2 DD/2 mm DTA) tiim kalite kontrol (QA) dogrulamalarinda >90%
olarak elde edilmistir. Sekiz alan i¢in olusturulan tiim tedavi planlarinin sonuglarina gore
4%'liik bir standart sapma ile toplam >95%'lik bir ortalama ile Gama kriterini sagladigi
goriilmiistiir. Ayrica, hasta tedavisinden 6nce tedavi planlamasini degerlendirmek igin
cesitli anatomik bolgeler icin farkli tedavi planlar1 ve QA planlari olusturuldu. Homojen
bir ortamda tiim planlar < 1 mm olan gama kriterini sagladig1 gozlemlenmistir. Elde
edilen sonuglar literatiirdeki sonuglar ile kiyaslandiginda sonuglarin homojen fantom icin
elde edilen sonuglar ile uyum igerisinde oldugu gézlemlenmistir. Aym zamanda, YART
ve VMAT tedavileri i¢in dinamik MLC kontrolleri 7 farkli statik ve dinamik alanda
olusturulan tedavi planlamalar sayesinde kontrol edilmistir. S6z konusu ¢alismanin ilk

kisminda elde edilen sonuglara gore, LINAC demet modellemesi herhangi bir MLC of-
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set ayarina ihtiya¢ olmadigi ve doz dagiliminin uniform oldugu gézlemlenmistir. MLC
parametrelerinin kontrolii i¢in 729 diyot dozimetreden olusan PTW 2D Array kalite
kontrol fantomu kullanilmigtir. Tiim dozimetrik 6l¢timler, doz 6l¢timleri i¢in herhangi bir
heterojen ortam dikkate alinmadan sadece homojen bir ortamda yapilmistir. Diger
taraftan, heterojen bir ortamda standart protokole dayali olarak farkli tedavi planlari
olusturularak gercek bir senaryo simiile edilmis olup dozimetrik dogrulama basaril1 bir
sekilde yapilmistir. Sonug olarak s6z konusu ¢aligmanin ilk asamasinda Monte Carlo
tabanl tedavi planlamasinin devreye alinmasi, sogrulan dozun hesap edilmesi i¢in demet
modellemesi i¢in gerekli olan dl¢limler tamamlanmistir. Daha sonra, nokta doz dlgtimleri
ve modelleme sonrast MLC parametreleri i¢in homojen fantom kullanilarak devreye alma
testleri basartyla dogrulanmistir. Tiim YART alanlari, 6 MV foton enerjisi i¢in gama
analizini ve nokta doz 6lgiimlerini %1 sinir sartint sagladigi goriilmiistiir. Bu dogrulama
yontemi, Elekta VersaHD lineer hizlandiricinin 1s1n modellemesini dogrulamak igin
gerekli olan kriterler oldugu iiretici firma tarafindan belirlenmistir. Elde edilen tim
sonuglar i¢cin demet modellemesi tamamlanmistir ve Elekta Fizik Platformu tarafindan
Ol¢iim sonuglar1 dogrulanmistir. Boylece, tiim alanlar i¢in elde edilen sonuglarin iiretici
Kriteri olan <%3 sartin1 sagladigi validasyon raporu ile onaylanmistir. Bu asama
tamamlandiktan ve Ol¢limlerin dogrulugu test edildikten sonra; caligmanin ikinci
asamasinda Monte Carlo yontemi kullanilarak yeni bir doz hesaplama algoritmasi

gelistirilmistir.

Bilindigi gibi, MC simiilasyonu radyoterapide sogrulan dozun hesap edilmesinde en
dogru yontem olarak kabul edilir; bununla birlikte, rutin klinik uygulamalar icin MC
yonteminin  etkinliginin artirllmast i¢in ¢aligmalar devam etmektedir. MC
simiilasyonunun dogrulugunu etkileyen parametrelerden biri de simiile edilen pargacik
sayisidir. Esas olarak, istenen istatistiksel dogrulugu elde etmek i¢in ¢ok sayida
parcacigin takibinin yapilmasi gerekmektedir. Takip edilen parcacik sayis1 arttikca MC
simiilasyonu ile hesaplanan doz hesabinin elde edilmesi i¢in gegen siire de artar. Ne yazik
ki, teknolojinin gelisi, bilgisayar tasarimindaki son gelismelerin ve son yillarda CPU
hizindaki artisin yolunu agsa da mevcut tam MC doz hesaplama algoritmalan ile
kazamlan verimlilik, radyoterapide hasta tedavi planlamasinda rutin klinik uygulama i¢in

hala tatmin edici degildir. Bu tezin ikinci asamasinda, ticari paket program kullanilmadan
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yeni bir Monte Carlo doz hesaplama algoritmasi olan MC-SCAN doz hesaplama
algoritmasinin gelistirilmesi amaglanmugtir. Olusturulan algoritmada tiim atom foton
etkilesim mekanizmalart modellenerek radyoterapide tedavi esnasinda olusabilecek
etkilesim mekanizmalari ile sogrulan enerjinin simiile edilmesi ve buna bagl olarak da
sogrulan dozun hesap edilmesi amaglanmistir. Gelistirilen MC-SCAN doz hesaplama
algoritmasinin dogrulugu Elekta VersaHD lineer hizlandiricinin 1s51n modellemesi ile

degerlendirilmistir.

Monte Carlo yontemi kullanilarak birgok ticari program radyoterapide, radyolojide ve
niikleer tipta sogrulan dozun hesap edilmesi i¢in gelistirilmistir. EGSnrc, MCSP, MCNP,
Penelope, Geant4 bunlardan en yaygin olanlaridir. Bu programlarin her biri simiilasyon
stiresi ve simiilasyon sonunda elde edilen fiziksel faktorlerin ¢iktis1 goz 6niine alindiginda
birtakim artilar1 ve eksileri bulunmaktadir. Deneysel 6l¢iimlerin miimkiin olmadigt her
durumda, fiziksel faktorlerin anlagilmasi igin simiilasyon ¢aligmalarindan yaygin olarak
yararlanilir. Bu nedenle, fantomlarda veya insanlarda Monte Carlo doz hesaplamalarinda
ilk ve en 6nemli adim, lineer hizlandiricilar i¢in bir MC 151n modeli gelistirmektir. Doz
hesaplamalarinda LINAC geometrisi ve lineer hizlandiricilarda kullanilan malzemeler
oldukca 6nemlidir. MC yontemi ile yapilan her LINAC modellemesi, elde edilen farkl
PDD, doz profili ve output faktorleriyle elde edilen ve farkli 6zelliklere sahip faz uzay1
bilgilerini i¢erir. Simiilasyonun sonunda elde edilen bilgiler, simiile edilen fantom igin
belirlenen voksel boyutlari, kaynak yiizey mesafesi kullanilan MC yontemleri (reddetme
yontemi, temel Orneklem ilkesi gibi) ve parcaciklarin kesme enerjisi gibi bir dizi

simiilasyon parametresine baglidir.

Son donemlerde, lineer hizlandiricilarin modellenmesi Ve cihazlarin karakterize edilmesi
ile ilgili ¢cok sayida ¢alisma bulunmaktadir. 18 MV foton 151m1, GEANT4 v10.3.0 ile
olusturulmus ve Varian Clinac 2100C lineer hizlandirict GATE v8.0 kullanilarak simiile
edilmistir. 4x4 cm? ve 10x10 cm? alan boyutlarinda SSD 100 cm'de PDD'leri ve doz
profillerini 6lgmek i¢in su fantomunu kullamlmistir. GATE tarafindan saglanan doz
Actor araci kullanilarak Monte Carlo yontemi ile doz dagilimlar1 hesaplanmigtir. Tiim

alanlar disiliniildiigiinde, yapilan ¢alismada hesaplanan veri noktalarinin >%96 Gamma
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Indeksi test kriterini sagladigi goriilmiistiir. Ayrica dlgiilen ve hesaplanan TPR 2010
arasindaki fark <%1 olarak elde edilmistir (Fiak 2021).

Hussin Aamri ve ark.adaslar1 (Aamri 2021) bir TrueBeam Varian lineer hizlandirici igin
6 MV diizlestirme filtresiz (6 MV FFF) foton 1s1nim PRIMO kodundan yararlanarak
simiile etmistir. Cesitli jaw ag¢ik alanlarin yiizde derin doz profillerinin yam sira su
fantomu i¢indeki c¢esitli derinlikler i¢in demet profillerini belirlemek i¢in PRIMO
simiilasyonlar1 kullanilmistir. Elde edilen sonuglar EGSnrc simiilasyon sonuglar ile
kargilagtirilmistir. Buna gore; genellikle iki model arasindaki uyumda sistematik bir
varyasyonla her iki kodda da >%93 olarak uyum elde edilmistir. Ancak 94% ile en yakin

uyum 5.0 cm ve 10.0 cm derinlikte 6x6 cm? acik alan igin elde edilmistir.

Sitti Yani ve arkadaslar1 (Yani 2020) Elekta Infinity lineer hizlandirici tarafindan iiretilen
6 MV ve 10 MV foton enerjilerini modellemek ve karakterize etmek amaciyla
EGSnrc/BEAMNrc-DOSXYZnrc  kodunu kullanmiglardir. Output faktorleri, PDD
simiilasyonu ve doz hesaplamasit MC yontemi ile yapilmistir. Tiim sonuglar deneysel
olciimlerle karsilastirilmis; ancak devreye alma islemi sadece 10x10 cm? alan boyutu igin
test edilmistir. Her iki enerji i¢in deneysel PDD ile hesaplanan PDD dozlari arasindaki
farkin <%?2 oldugu gosterilmistir. Farkli detektorlerle lgiilen output faktorleri, tiim alan
boyutlart i¢in %2'den daha az bir oranda MC simiilasyonu ile iyi bir uyum saglandigi

gbzlemlenmistir.

Monte Carlo simiilasyonu yapilacak LINAC bilesenleri ve fantom geometrisinin yaninda
kullanilan rastgele say1 liretegleri de ¢ok dnemlidir. Cilinkii Monte Carlo simiilasyonun
temeli rastgele olarak {iretilen sayilar aracilifiyla bir olayr istatistiksel yoOntemler
kullanilarak modellenmesine dayanir. Bu kapsamda her MC kodu farkl rastgele say1
iireten motorlar1 kullanir. Bunlardan en yaygin olarak kullanilan rastgele sayi iireteci
Mersenne Twister algoritmasidir. EGSnrc paket programi kullanilarak elekton-foton
modellemesinde CUDA implementasyonu kullanilarak LINAC demet modellemesi
yapimistir. EGSnrc Monte Carlo kodu farkli bir rastgele say: iireteci kullanmasina
ragmen bu calismada Mersenne Twister'in bir tiirevi olan (Matsumoto ve Nishimura
1998) ve GPU'lar igin 6zel olarak tasarlanmis olan Mersenne Twister for Graphics

Processors (MTGP) kullanilmistir. Buna gore, Mersenne asal iissii 3217, biiylik bir
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periyot (2327 — 1 = 10968) iirettigi ve mevcut durumunu depolamak igin yalnizca 404

bayt gerektirdigi i¢in bu ¢aligmada tercih edilmistir (Lippuner 2011).

Diger bir ¢alismada ise GEANT4 programu i¢indeki farkli rastgele say1 iireteglerinin
Monte Carlo simiilasyonuna etkisi arastirtlmigtir.  Simiilasyonlar, 10 ila 1000 keV
arasindaki sekiz mono-enerji i¢in, su fantomlarinin merkezindeki elektronlar ve fotonlar
dahil olmak tizere iki nokta radyasyon kaynagi dikkate alinarak gergeklestirilmistir.
Monte Carlo simiilasyonuna tiim atom foton etkilesimi dahil edilmistir. Kiigiik
belirsizliklere sahip olmak icin her simiilasyonda 4 x 108 foton takip edilmistir. Tki
pargacik, her parcacik icin sekiz enerji ve ii¢ PRNG g6z Oniine alindiginda, toplam 48
bagimsiz simiilasyon yapilmistir. Simiilasyon siirelerinin 2 ile 30 giin arasinda siirdiigii
gozlemlenmis olup, simiilasyon fotonlar i¢in en hizli ve elektronlar igin en yavas olarak
elde edilmigtir. Farkli rastgele sayi1 iretegleri kullanilarak elde edilen ortalama
parametreler arasinda sistematik bir fark gozlemlenmemistir. Rastgele say1 iiretegleri
kullanilarak tiiretilen ilgili verilerdeki istatistiksel dalgalanmalar oldukg¢a yiiksek elde
edilmistir. Ayn1 zamanda, Mersenne Twister rastgele say1 iiretecinin se¢imi simiilasyon

stiresi goz Oniine alindiginda avantaj sagladigi savunulmustur (Sepehri vd. 2020).

Diger taraftan, bu tez ¢aligmasi bazi hususlar g6z oniine alindiginda emsallerinden farkli
olarak dizayn edilmistir. Bu ¢alismada, Elekta Versa HD LINAC demet modeli i¢in MC-
SCAN adi verilen bir Monte Carlo doz hesaplama algoritmas1 gelistirilmistir. Lineer
hizlandiric1 i¢in kaynak modellemesi herhangi bir ticari program kullanilmadan
yapilmustir. Isin modellemesi i¢in PTW BeamScan su fantomu ve PTW RW3 fantomu
dikkate alinmis olup Ol¢limler ve sogrulan doz hesabi sadece homojen ortamlar icin
yapilmistir. MC-SCAN modellemesinde voksel boyutu 5 mm olarak belirlenmistir. EK
olarak, biiyiik miktarda rastgele say1 iiretmek igin ve ¢ok uzun 2% — [ periyoda sahip
olmasi nedeniyle modifiye bir Mersenne Twister algoritmasi kullanilmigtir (Matsumoto
ve Nishimura 1998). Fantom geometrisi iginde tiim atom-foton etkilesim mekanizmalari
tarafindan biriken enerji belirlenmistir. Aym zamanda, Rayleigh etkilesiminde ortama
herhangi bir enerji aktarimi s6z konusu olmamasina ragmen radyoterapide
gerceklesebilecek tiim etkilesim mekanizmalarini simiile etmek amaciyla Rayleigh

etkilesimi de MC-SCAN modellemesine dahil edilmistir. Sogrulan doz, her iki fantom
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icin fantom sacilma faktorleri, TPR2010, PDD, farkli alan boyutlar (5x5 cm? ila 40x40
cm?) igin foton profili ve 10x10 cm? i¢in nokta doz MC-SCAN algoritmasi ile simiile
edilmis ve ardindan tiim sonuglar deneysel verilerle karsilastirilmistir. MC-SCAN
modellemesinde istatistiksel belirsizligi azaltmak i¢in 10%° foton takibi yapilmistir. Elde
edilen sonucglara gore, hesaplanan degerler ile deneysel dl¢iimler arasindaki fark <3%
olarak elde edilmistir. MC-SCAN modellemesi tim parametreler i¢in deneysel dlgiimler
ile iyi bir uyum gosterdigi kamtlanmisti. MC-SCAN algoritmast CPU tabanli bir
algoritma olup, algoritmay1 ¢alistirmak i¢in 3.8 GHz iglemci hizina sahip Intel 19 islemcili
bir i istasyonu ve 1 TB SSD kullanilmigtir. Tim atom-foton etkilesimlerinin
modellenmesi ve takip edilen foton sayisinin artiritlmasindan dolay1 hesaplama stiresi 10
iterasyon i¢in hesaplanan parametrelere bagli olarak degiskenlik gostermistir. Tek bir
acik alan goz Oniine alindiginda; simiilasyon her bir iterasyon ve her bir derinlik i¢in 20
dakika ile 72 saat arasinda tamamlandi. Diger taraftan, MC-SCAN modellemesi sadece
su fantomu ve RW3 kat1 fantomu {izerinde test edilmis olup; insan viicudu gibi karmasik
geometriler bu c¢alisma kapsaminda dikkate alinmamistir. Ayrica, kaynak boyutlar
kaynak-yiizey mesafesi (SSD) ile karsilastirlldiginda ¢ok kiiglik oldugundan, kaynak
nokta kaynak olarak kabul edilmistir ve Elekta VersaHD lineer hizlandiricinin gantri

kism1 modellemede simiile edilmemistir.

Sonug olarak, MC-SCAN Monte Carlo algoritmasi, Elekta Versa HD lineer hizlandirici
icin sanal kaynak modelini simiile etmek amaciyla alternatif bir program olarak
kullanilma potansiyeline sahip oldugu gosterilmistir. MC-SCAN araciligryla hesaplanan
tim degerlerin deneysel Olgtimler arasindaki farkin tiretici kriteri olan <3% Kriterini
sagladigini test edilmistir. Ayn1 zamanda, MC-SCAN algoritmasi, ICRU Report-24
tarafindan 5% araliginda oldugu 6nerilen tiimor dozunun iletilmesi i¢in gerekli dogruluk
derecesini sagladigi da bu tez ¢alismasi kapsaminda gosterilmistir. Ayni zamanda, izlenen
fotonlarm sayisimin artmasi, istatistiksel belirsizligin azalmasinda etkili bir rol
Oynamasina ragmen simiilasyon siiresinin artmasina neden olmustur. MC-SCAN doz
hesaplama algoritmasi ile elde edilen hesaplama sonuglar1 emsalleri ile kiyaslandiginda
benzer kriterleri karsiladig1 goriilmiistiir. Ancak hesaplamalara heterojen yapilarin dahil
edilerek tekrar edilmesi MC-SCAN algoritmasinin gelistirilmesine ve daha yaygin bir

amag icin kullanilmasina katki saglayabilir.
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Ek-1 TAEA 398 protokoliine gore PTW iyon odasi icin kq degerleri

PTW
Foton gggg / PTW PTW PTW 31002/ 3P1-gz)/g /
Demet 30001/ 30002/ 30004/ 30006/ 31010 31013
Kalitesi 30011 30012 30013 0,125 3
TPR 30010 Farmer Farmer Farmer cm? 0,3 cm
20/10 Farmer . Flexible
Flexible

0,50 1,004 1,006 1,006 1,002 1,003 1,003
0,53 1,003 1,004 1,005 1,002 1,002 1,002
0,56 1,001 1,001 1,002 1,000 1,000 1,000
0,59 0,999 0,999 1,000 0,999 0,999 0,999
0,62 0,997 0,997 0,999 0,997 0,997 0,997
0,65 0,994 0,994 0,996 0,994 0,994 0,994
0,68 0,990 0,992 0,994 0,990 0,990 0,990
0,70 0,988 0,990 0,992 0,988 0,988 0,988
0,72 0,985 0,987 0,989 0,984 0,984 0,984
0,74 0,981 0,984 0,986 0,980 0,980 0,980
0,76 0,976 0,980 0,982 0,975 0,975 0,975
0,78 0,969 0,973 0,976 0,968 0,968 0,968
0,80 0,962 0,967 0,969 0,960 0,960 0,960
0,82 0,955 0,959 0,962 0,952 0,952 0,952
0,84 0,943 0,948 0,950 0,940 0,940 0,940
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Ek -2 6 MV Mohan spektrumu

Enerji Mohan Spektrumu
(MeV) (Sayma/MeV)
0,25 0,00411
0,50 0,12952
0,75 0,46090
1,00 0,46090
1,25 0,44359
1,50 0,40850
1,75 0,40850
2,00 0,24965
2,25 0,23677
2,50 0,18671
2,75 0,13827
3,00 0,13045
3,25 0,14844
3,50 0,09496
3,75 0,12466
4,00 0,09773
4,25 0,08892
4,50 0,05155
4,75 0,04184
5,00 0,04803
5,25 0,01625
5,50 0,02715
5,75 0,01199
6,00 0,01574
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Ek-3 Rayleigh (Koherent) Sa¢ilma tesir kesiti degerleri

Enerji (MeV) 1H 6C 7N 8O
0,001 0,58000 21,5000 30,0000 39,9000
0,002 0,41400 16,6000 24,3000 33,5000
0,003 0,27700 12,2000 18,6000 26,6000
0,004 0,18800 9,20000 14,2000 20,8000
0,005 0,13400 7,19000 11,1000 16,4000
0,006 0,10000 5,83000 8,94000 13,2000
0,008 0,06140 4,19000 6,26000 9,17000
0,010 0,04130 3,24000 4,73000 6,83000
0,015 0,01950 1,96000 2,81000 3,96000
0,020 0,01120 1,29000 1,87000 2,63000
0,030 0,00509 0,67200 0,98600 1,40000
0,040 0,00288 0,40900 0,60300 0,85700
0,050 0,00185 0,27400 0,40600 0,57800
0,060 0,00129 0,19600 0,29100 0,41500
0,080 0,00000 0,11400 0,17000 0,24400
0,100 0,00000 0,07450 0,11100 0,16000
0,150 0,00000 0,03390 0,05090 0,07330
0,200 0,00000 0,01930 0,02900 0,04180
0,300 0,00000 0,00853 0,01290 0,01850
0,400 0,00000 0,00481 0,00725 0,01050
0,500 0,00000 0,00308 0,00465 0,00671
0,600 0,00000 0,00215 0,00324 0,00467
0,800 0,00000 0,00121 0,00183 0,00264
1,000 0,00000 0,00000 0,00117 0,00169
1,500 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
2,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
3,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
4,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
5,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
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6,000
8,000
10,000
15,000
20,000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
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Ek-4 Compton Sacilmas tesir Kkesiti degerleri

Enerji (MeV) 1H 6C 7N 8O
0,001 0,0852 0,300 0,258 0,230
0,002 0,2480 0,899 0,820 0,762
0,003 0,3780 1,430 1,380 1,350
0,004 0,4630 1,820 1,860 1,880
0,005 0,5150 2,090 2,210 2,320
0,006 0,5470 2,290 2,490 2,660
0,008 0,5820 2,550 2,850 3,140
0,010 0,5980 2,740 3,090 3,440
0,015 0,6090 3,030 3,450 3,870
0,020 0,6060 3,190 3,650 4,100
0,030 0,5920 3,300 3,800 4,290
0,040 0,5760 3,300 3,810 4,310
0,050 0,5590 3,250 3,760 4,270
0,060 0,5440 3,190 3,700 4,200
0,080 0,5160 3,050 3,550 4,040
0,100 0,4920 2,920 3,400 3,880
0,150 0,4430 2,650 3,080 3,520
0,200 0,4060 2,430 2,830 3,230
0,300 0,3530 2,120 2,470 2,820
0,400 0,3170 1,900 2,210 2,530
0,500 0,2890 1,730 2,020 2,310
0,600 0,2670 1,600 1,870 2,140
0,800 0,2350 1,410 1,640 1,880
1,000 0,2110 1,270 1,480 1,690
1,500 0,1720 1,030 1,200 1,370
2,000 0,1460 0,878 1,020 1,170
3,000 0,1150 0,690 0,805 0,921
4,000 0,0962 0,577 0,673 0,770
5,000 0,0831 0,498 0,582 0,665
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6,000
8,000
10,000
15,000
20,000

0,0734
0,0601
0,0511
0,0379
0,0304

0,441
0,360
0,307
0,227
0,182

0,514
0,420
0,358
0,265
0,213

0,587
0,480
0,409
0,303
0,243
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Ek-5 Fotoelektrik etkilesimi tesir kesiti degerleri

Enerji (MeV) 1H 6C 7N 8O
0,001 11,4000 43500,0 76600,00 121000
0,002 2,93000 5980,00 11000,00 18300,0
0,003 1,11000 1780,00 3360,00 5720,00
0,004 0,28100 740,000 1410,00 2450,00
0,005 0,10600 371,000 717,000 1250,00
0,006 0,04940 208,000 409,000 719,000
0,008 0,02650 79,9000 159,000 290,000
0,010 0,00981 39,3000 78,8000 142,000
0,015 0,00455 10,6000 21,6000 39,4000
0,020 0,00116 4,14000 8,51000 15,7000
0,030 0,00000 1,10000 2,27000 4,23000
0,040 0,00000 0,42300 0,88300 1,65000
0,050 0,00000 0,20100 0,42100 0,79300
0,060 0,00000 0,11100 0,23300 0,43800
0,080 0,00000 0,04240 0,08940 0,16900
0,100 0,00000 0,01990 0,04220 0,08040
0,150 0,00000 0,00516 0,01100 0,02110
0,200 0,00000 0,00207 0,00440 0,00843
0,300 0,00000 0,00000 0,00132 0,00251
0,400 0,00000 0,00000 0,00000 0,00105
0,500 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
0,600 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
0,800 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
1,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
1,500 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
2,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
3,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
4,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
5,000 0,00000 0,00000 0,00000 0,00000
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6,000
8,000
10,000
15,000
20,000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000

0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
0,00000
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Ek-6 Cift olusumu tesir kesiti degerleri

Enerji (MeV) 1H 6C 7N 80
0,001 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,002 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,003 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,004 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,005 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,006 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,008 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,010 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,015 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,020 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,030 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,040 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,050 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,060 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,080 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,100 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,150 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,200 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,300 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,400 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,500 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,600 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
0,800 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
1,000 0,000000 0,00000 0,0000 0,0000
1,500 0,000044 0,00160 0,00219 0,0286
2,000 0,000177 0,00640 0,00871 0,0114
3,000 0,000511 0,01840 0,02500 0,0327
4,000 0,000830 0,02980 0,04060 0,0530
5,000 0,001110 0,04000 0,05440 0,0711
6,000 0,001360 0,04900 0,06670 0,0870
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8,000
10,000
15,000
20,000

0,001790
0,002140
0,00279
0,00328

0,06420
0,07660
0,10000
0,11700

0,08730
0,10000
0,13600
0,15900

0,1140
0,1360
0,1770
0,2080
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Ek-7 Atomik form faktorleri F(x,Z)

X 1H 6C 7N 8O

Sin(0/2) / A F(x,2) F(X,Z) F(x,2) F(x,2)
0,00 1,0000E+0,0 6,0000E+0,0 7,0000E+0,0 8,0000E+0,0
5,00E-3,0 9,9945E-1,0 5,9974E+0,0 6,9938E+0,0 7,9974E+0,0
1,00E-2,0 9,9779E-1,0 5,9898E+0,0 6,9870E+0,0 7,9912E+0,0
1,50E-2,0 9,9504E-1,0 5,9771E+0,0 6,9793E+0,0 7,9814E+0,0
2,00E-2,0 9,9121E-1,0 5,9594E+0,0 6,9633E+0,0 7,9669E+0,0
2,50E-2,0 9,8632E-1,0 5,9369E+0,0 6,9428E+0,0 7,9484E+0,0
3,00E-2,0 9,8039E-1,0 5,9093E+0,0 6,9179E+0,0 7,9259E+0,0
4,00E-2,0 9,6554E-1,0 5,8406E+0,0 6,8553E+0,0 7,8692E+0,0
5,00E-2,0 9,4693E-1,0 5,7544E+0,0 6,7760E+0,0 7,7974E+0,0
7,00E-2,0 8,9987E-1,0 5,5369E+0,0 6,5741E+0,0 7,6117E+0,0
9,00E-2,0 8,4238E-1,0 5,2702E+0,0 6,3217E+0,0 7,3767E+0,0
1,00E-1,0 8,1082E-1,0 5,1225E+0,0 6,1844E+0,0 7,2441E+0,0
1,25E-1,0 7,2711E-1,0 4,7407E+0,0 5,7961E+0,0 6,8748E+0,0
1,50E-1,0 6,4129E-1,0 4,3310E+0,0 5,3873E+0,0 6,4698E+0,0
1,75E-1,0 5,5811E-1,0 3,9371E+0,0  4,9692E+0,0 6,0466E+0,0
2,00E-1,0 4,8078E-1,0 3,5775E+0,0  4,5604E+0,0 5,6197E+0,0
2,50E-1,0 3,4974E-1,0 2,9614E+0,0 3,8251E+0,0  4,8047E+0,0
3,00E-1,0 2,5127E-1,0 5,5015E+0,0 3,2184E+0,0  4,0858E+0,0
4,00E-1,0 1,3044E-1,0 1,9512E+0,0 2,3939E+0,0 3,0031E+0,0
5,00E-1,0 7,0592E-1,0 1,6856E+0,0 1,9378E+0,0 2,3351E+0,0
6,00E-1,0 4,0325E-2,0 1,5353E+0,0 1,6948E+0,0 1,9445E+0,0
7,00E-1,0 2,4285E-2,0 1,4245E+0,0 1,5522E+0,0 1,7132E+0,0
8,00E-1,0 1,5335E-2,0 1,3206E+0,0 1,4464E+0,0 1,5667E+0,0
9,00E-1,0 1,0091E-2,0 1,2165E+0,0 1,3521E+0,0 1,4623E+0,0
1,00E+0,0 6,8811E-3,0 1,1221E+0,0 1,2620E+0,0 1,3763E+0,0
1,25E+0,0 2,9947E-3,0 8,6482E-1,0 1,0456E+0,0 1,1820E+0,0
1,50E+0,0 1,4937E-3,0 6,5662E-1,0 8,3780E-1,0 9,9610E-1,0
2,00E+0,0 4,8903E-4,0 3,7202E-1,0 5,2370E-1,0 6,7200E-1,0
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2,05E+0,0
3,00E+0,0
3,50E+0,0
4,00E+0,0
5,00E+0,0
6,00E+0,0
7,00E+0,0
8,00E+0,0
1,00E+1,0
1,50E+1,0
2,00E+1,0
5,00E+1,0
8,00E+1,0
1,00E+2,0
1,00E+3,0
1,00E+6,0
1,00E+9,0

2,0353E-4,0
9,9016E-5,0
5,3730E-5,0
3,1604E-5,0
1,2997E-5,0
6,2819E-6,0
3,3953E-6,0
1,9920E-6,0
8,1675E-7,0
1,6150E-7,0
5,1116E-7,0
1,3091E-9,0
1,9976E-10
8,1822E-11
8,1823E-15
8,1823E-27
8,1823E-39

2,1465E-1,0
1,2832E-1,0
8,0452E-2,0
5,2230E-2,0
2,4330E-2,0
1,2650E-2,0
7,1471E-3,0
4,3194E-3,0
1,8364E-3,0
3,7767E-4,0
1,2157E-4,0
3,2336E-6,0
5,0734E-7,0
2,1123E-7,0
3,5964E-11
1,6609E-20
1,6810E-29

3,2340E-1,0
2,2750E-1,0
1,3170E-1,0
1,0200E-1,0
4,2500E-2,0
2,2500E-2,0
1,3100E-2,0
1,0100E-2,0
4,1000E-3,0
7,6112E-4,0
2,4632E-4,0
6,6244E-6,0
1,0425E-6,0
4,3523E-7,0
7,8875E-11
3,9694E-20
4,0375E-29

4,4170E-1,0
3,1840E-1,0
1,9510E-1,0
1,5240E-1,0
6,6900E-2,0
3,6500E-2,0
2,1100E-2,0
1,5800E-2,0
5,2000E-3,0
1,2872E-3,0
4,1908E-4,0
1,1387E-5,0
1,8006E-6,0
7,5371E-7,0
1,4474E-10
7,8204E-20
7,9997E-29
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Ek-8 S(x,Z) ise sa¢ic1 ortamin bir molekiilii icin Compton sacilma fonksiyonu

X 1H 6C 7N 8O
Sin(0/2) / A S(x,2) S(X,2) S(x,Z2) S(x,Z2)
0,00 0,0000 0,0000 0,0000 0,0000
5,00E-3,0 1,1047E-3,0 3,7900E-3,0 3,0000E-3,0 3,0000E-3,0
1,00E-2,0 4,4098E-3,0 1,2990E-2,0 1,3000E-2,0 1,1000E-2,0
1,50E-2,0 9,8880E-3,0 2,9534E-2,0 2,9200E-2,0 2,5300E-2,0
2,00E-2,0 1,7494E-2,0 5,1640E-2,0 5,1700E-2,0 4,4800E-2,0
2,50E-2,0 2,7167E-2,0 8,0494E-2,0 8,0400E-2,0 6,9800E-2,0
3,00E-2,0 3,8828E-2,0 1,1570E-1,0 1,1510E-1,0 1,0010E-1,0
4,00E-2,0 6,7731E-2,0 2,0150E-2,0 2,0170E-1,0 1,7610E-1,0
5,00E-2,0 1,0332E-1,0 3,0860E-1,0 3,1000E-1,0 2,7100E-1,0
7,00E-2,0 1,9024E-1,0 5,6877E-1,0 5,7970E-1,0 5,1370E-1,0
9,00E-2,0 2,9039E-1,0 8,7559E-1,0 9,0420E-1,0 8,1180E-1,0
1,00E-1,0 3,4257E-1,0 1,0392E+0,0 1,0800E+0,0 9,7700E-1,0
1,25E-1,0 4,7131E-1,0 1,4476E+0,0 1,5397E+0,0 1,4199E+0,0
1,50E-1,0 5,8874E-1,0 1,8662E+0,0 2,0030E+0,0 1,8850E+0,0
1,75E-1,0 6,8851E-1,0 2,2532E+0,0 2,4468E+0,0 2,3497E+0,0
2,00E-1,0 7,6885E-1,0 2,6041E+0,0 2,8580E+0,0 2,7990E+0,0
2,50E-1,0 8,7768E-1,0 3,1979E+0,0 3,5586E+0,0 3,6135E+0,0
3,00E-1,0 9,3687E-1,0 3,6426E+0,0  4,0970E+0,0  4,2930E+0,0
4,00E-1,0 9,8298E-1,0 4,1837E+0,0  4,7920E+0,0 5,2570E+0,0
5,00E-1,0 9,9502E-1,0 4,4777E+0,0 5,1820E+0,0 5,8280E+0,0
6,00E-1,0 9,9837E-1,0 4,6903E+0,0 5,4370E+0,0 6,1750E+0,0
7,00E-1,0 9,9941E-1,0 4,8778E+0,0 5,6350E+0,0 6,4110E+0,0
8,00E-1,0 9,9977E-1,0 5,0511E+0,0 5,8090E+0,0 6,5960E+0,0
9,00E-1,0 9,9990E-1,0 5,2085E+0,0 6,1130E+0,0 6,7550E+0,0
1,00E+0,0 9,9995E-1,0 5,3485E+0,0 6,4157E+0,0 6,9010E+0,0
1,25E+0,0 9,9999E-1,0 5,6153E+0,0 6,6300E+0,0 7,2159E+0,0
1,50E+0,0 1,0000E+0,0 5,7806E+0,0 6,8599E+0,0 7,4620E+0,0
2,00E+0,0 1,0000E+0,0 5,9302E+0,0 6,9470E+0,0 7,7642E+0,0
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2,05E+0,0
3,00E+0,0
3,50E+0,0
4,00E+0,0
5,00E+0,0
6,00E+0,0
7,00E+0,0
8,00E+0,0
1,00E+1,0
1,50E+1,0
2,00E+1,0
5,00E+1,0
8,00E+1,0
1,00E+2,0
1,00E+3,0
1,00E+6,0
1,00E+9,0

1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0
1,0000E+0,0

5,9770E+0,0
5,9917E+0,0
5,9968E+0,0
5,9986E+0,0
5,9997E+0,0
5,9999E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0
6,0000E+0,0

6,9790E+0,0
6,9913E+0,0
6,9960E+0,0
6,9991E+0,0
6,9998E+0,0
6,9999E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0
7,0000E+0,0

7,8999E+0,0
7,9570E+0,0
7,9807E+0,0
7,9910E+0,0
7,9977E+0,0
7,9993E+0,0
7,9998E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0
8,0000E+0,0

186



Ek-9 Elektronun azaltilmis perdeleme yaricapr Rmec/h

Z Rmec/h 1 »

1H 122,81 1,157
6C 61,228 1,174
7N 57,524 1,176
8O 54,033 1,169
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