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ELEKTRON ISIN DOZIMETRISINDE MONTE CARLO SIMULASYON YONTEMI
KULLANILARAK ELDE EDILEN DOZ DAGILIMLARININ GERCEK DOZiMETRI
SONUCLARI ILE KARSILASTIRILMASI
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OZET

Bu caligmada amag, elektronlar icin Voxel Monte Carlo (VMC++) algoritmasi
kullanarak hesap yapabilen Oncentra® Tedavi Planlama bilgisayarinda 12 ve 18 MeV
elektron enerjilerinde ve farkli boyutlardaki alanlarda, referans kosullarda yapilan
hesaplamalar ile elde edilen sonuglar1 ger¢ek dozimetri sonuglart ile karsilagtirmaktir.

Caligmada, standart 15x15 cm?® elektron aplikatoriine gore hazirlanan 12x12 cm?
12x10 cm?, 12x8 cm?, 12x6 cm?, 10x10 cm? ve R=10 cm’lik alanlar kullanilmistir. Bu alanlar
Nucletron marka Oncentra® MasterPlan tedavi planlama sisteminde (TPS) tanimlanarak
referans kosullar olusturulmus ve VMC++ algoritmast ile hesap yaptirilmistir. TPS’de
hesaplatilan dozlar cm?® basma 50.000 ve 100.000 elektron ykii sayisina gore belirlenmistir.
Calismanin ikinci asamasinda ayni1 alanlar ve referans kosullarinda ger¢ek dozimetri yapilarak
elde edilen sonuclar TPS sonuglar ile karsilastirilmistir. Bu karsilastirmada + %2’ye varan
farklar elde edilmistir. Bu farklar 12 MeV elektron enerjisi igin en yiiksek -%2,30, en diigiik
%0,13 ve 18 MeV i¢in en yiiksek %1,36, en diisiik -9%0,07 olarak bulunmustur.

Elde edilen sonuglarin, literatiirle uyumlu ve +%3 klinik kabul sinirlari igerisinde

oldugu bulunmustur. Biiyiik farkliliklarin daha ¢ok kiiciik alanlarda oldugu goriilmiistiir.

Anahtar Sozciikler : Elektron 151n dozimetrisi, Monte Carlo Simiilasyonu, Voxel Monte
Carlo (VMC++).



COMPARISION OF ELECTRON BEAM DOSIMETRY DOSE DISTRIBUTIONS
OBTAINED USING MONTE CARLO SIMULATION METHODS WITH
ACTUAL DOSIMETRY
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Department of Medical Physics
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kocoglusezen@hotmail.com

ABSTRACT

Aim of this study is comparing calculated dosimetric results from using VVoxel Monte
Carlo (VMC++) algorithm in Oncentra® treatment planning for 12 and 18 MeV electron

energies and different fields under reference conditions, with actual dosimetry results.

In the study, 12x12 cm?, 12x10 cm?, 12x8 cm?, 12x6 cm?, 10x10 cm?® and R=10 cm
fields in accordance with standard 15x15 cm? electron applicator were used. The reference
conditions were defined for these fields in Oncentra® MasterPlan (brand of Nucletron)
treatment planning system (TPS) and performed calculations with VMC++ algorithm. The
calculated doses in the TPS were determined as 50.000 and 100.000 number of electrons
history per cm?. In the second phase of the study, performed actual dosimetry results were
compared with dosimetric results from TPS under reference conditions of the same fields. The
differences of up to +2% was obtained in this comparison. The highest and lowest levels of
these differences were -2,30% and 0,13% for 12 MeV electron energy; 1,36% and -0,07%

for 18 MeV electron energy; respectively.

Our results in this study were found within the limits of + 3% of clinical acceptance

and accordance with literature. Big differences were observed in very small fields.

Keywords : Electron beam dosimetry, Monte Carlo Simulation, Voxel Monte Carlo
(VMC++).



1. GIRIS VE AMAC

Radyoterapide, hizlandirilmis  elektronlar yaklasik 1950°li  yillardan  beri
kullanilmaktadir. Tedavi amagli kullanilan elektronlarin enerjileri daha c¢ok 6-20 MeV
araligindadir. Elektron 1sinlari, radyoterapi de 5 cm derinlige kadar yerlesimli olan tiimorlerin
tedavisinde, tek basina veya foton 1sinlariyla birlikte kullanilmaktadir. Ozellikle, son yillarda
cilt timorlerinin ve ylizeysel lezyonlarin tedavisinde kullanilan diisiik enerjili x-1ginlarinin
kullannm1 azalmakta, onlarin yerini elektron 1sinlar1 almaktadir [1]. Elektron isinlart ile
yiizeye yakin yerlesimli tiimorlerde penetrasyon derinliginin daha iyi kontrol edilmesi yoluyla

derin yerlesim hastaliksiz dokularda olusacak radyasyon hasar1 dnlenebilmektedir [2].

Elektron doz hesaplamalarinda dokuya aktarilan her bir elektronun bilgisayar
simiilasyonu klinikte gegerli bir ara¢ olarak gelistirilmektedir. Bu hesaplama teknigi her bir
elektron yoriingesini rastgele sayilar kullanarak elektron sagilmalarina benzetmektedir. Bu

benzesim Monte Carlo Simiilasyonu (MCS) yontemi ile yapilmaktadir.

MCS yontemi, istatistik teknikler kullanarak bir deneyi veya olay1 sayisal olarak taklit
etmektir. Bu yontem, 6zellikle 1930’lardan sonra hizla gelismeye baslamis bir tekniktir.
Metodun bir probleme uygulanmasi, problemin tesadiifi sayilar1 kullanarak defalarca
simiilasyon edilip hesap edilmek istenen parametrenin bu simiilasyonlarinin sonuglarina
bakilarak yaklasik hesaplanmasi fikrine dayanir [3]. MCS yontemlerinin finanstan niikleer
fizige kadar birgok uygulamasi vardir ve her bir uygulama kullanilacag: alana gore farkliliklar
gosterir. Genellikle radyasyonun madde igerisinden gegisini simiile etmede kullanilan MCS
yontemleri medikal fizikte yapilan caligmalarda her zaman 6nemli bir yer tutmus ve bilgisayar
teknolojisindeki gelismelere paralel olarak yapilan ¢aligmalarin sayisi son 50 yilda her 5 yilda
bir katlanarak artmustir [4]. Monte Carlo (MC) bir hastadaki doz dagilimini hesaplamanin en
dogru yontemidir [1]. Dokulardan elektron tasiniminin daha gergekgi bir gosterimi i¢in MCS
yontemlerini kullanan yeni dozimetri modelleri ¢alisilmaktadir [5].

Radyoterapi merkezlerinde elektron enerjileri ikincil bir kolimatdr olan aplikatdrler
yardimiyla hastaya uygulanir ve bu aplikatorlere ilave olarak hastanin lezyonuna uygun,
kursun alasimdan 6zel bloklar hazirlanmaktadir. Hastaya verilecek dozun planlanmasinda
Tedavi Planlama Sistemi (TPS) kullanilmaktadir. TPS’lerde, kare ve dairesel alanlarin
bilgilerini kullanarak veri girisi yapilabilmektedir. Ozellikle cilt timérlerinde yuvarlak
aplikator ve kiiciik dairesel alanlarin kullanilmast gerekmektedir. Farkli biiytikliikteki alanlar
TPS’e kare ve yuvarlak aplikator ile bloklama yapilarak tanitilmaktadir.



Bu c¢alismanin amaci, elektronlar i¢cin Voxel Monte Carlo (VMC++) algoritmasi
kullanarak hesap yapabilen Oncentra Tedavi Planlama bilgisayarinda 12 ve 18 MeV elektron
enerjilerinde ve farkli boyutlardaki alanlarda, referans kosullarda yapilan hesaplamalar ile

elde edilen sonuglarin ger¢ek dozimetri sonuglari ile karsilastirilmasidir.



2. GENEL BILGILER

Elektron kelimesi kehribarin Antik Yunancadaki ismi #iexzpov'dan (elektron)
gelmektedir. Atomun {i¢ bileseninden biridir (diger ikisi proton ve nétrondur). Elektronlar
gbzlemlendiginde hem tanecik hem de dalga 6zelligi gosterirler. Biitiin atomlarin dis bolimii
elektron tabakalarindan olusur ve her tabaka cekirdekten uzakligina goére K,L,M... gibi
harflerle adlandirilir. Cevredeki elektronlarin sayist ve konumu, s6z konusu elementin
kimyasal nitelikleriyle, 6zellikle degeri ile yakindan ilintilidir. Bir¢ok durumda, bu elektronlar
maddeden cikarilip az ya da ¢ok biiyiik bir hizla, bir elektrik alaniyla, harekete gegirilerek
boslukta yayilabilir [6]. Kiitlesi, me = 9.1093826(14) x 10 * kg ve negatif elektrik yiikii e =
1.60217653(16) x 10™° C olan elektronlar 1897 yilinda J.J. Thomson tarafindan kesfedilmistir
[7].

Hizlandirilmis elektronlarin radyoterapide kullanilmaya baglanmasi, uygun elektron
1511 jeneratdrlerinin yaklasik 1940-1950 yillar1 arasinda gelistirilmesiyle baslamustir. Iki tip
hizlandirict niikleer fizikten klinik uygulamalara uyarlanmistir. Bunlar; betatronlar ve lineer
hizlandiricilardir. flk yillarda elektron iireticisi olarak kullanilan betatronlarin yerini, 1970’li
yillarda foton ve ¢oklu enerjili elektron isinlart tiretebilen lineer hizlandiricilar almis ve bu
cihazlar klinikte kullanilmaya baslanmistir. Betatronlarin x-151n1 doz verimlerinin diisiik
olmasi ve genis alan tedavilerine uygun olmamalari nedeni ile yapimlarina son verilmistir.
Lineer hizlandiricilar zaman iginde, tedaviye daha uygun hale gelecek sekilde geliserek,

gliniimiiz kliniklerinde en ¢ok kullanilan hizlandiricilar olmuslardir [8].

2.1. Klinik Lineer Hizlandiricilar (LINAK)
Lineer hizlandirma, elektronlarin bir tiip boyunca yiiksek frekansli elektromanyetik

dalgalar kullanilarak hizlandirilmasi islemidir. Klinik lineer hizlandiricilar, belirlenmis enerji

araliklari icerisinde bir foton ya da elektron demeti tiretirler.

H. T'.ipgu Vakumludur ve bakir
elektron saglar disklerden yapilmstir
Elektron Tabancasi Hizlandiricy
Tiip
/| Dalga klavuzu Saptinicn
istemi magnetler
Magnetron
& Kg] - Tedavi Kafas:
Egilmis Demet

ektron
enerjisi
SMeV/m

—

3000 MHz
emd elde
edilir

Daha kii¢iik boyutlu
cihazlar yapmak ve daha
yiilksek enerjili 1sinlar i¢in

DC Gii¢ Kaynag

DC akim
saglar

Sekil 1. Lineer hizlandiricinin ana kisimlari ve yardimer sistemleri [9].
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Lineer hizlandiricilarin mekanik tasarimi ve ¢alisma prensibi Sekil 1°de gosterilmistir.
Baslangi¢ enerjileri yaklagik 50 keV dolayinda olan elektronlarin, herhangi bir mikrodalga
kaynagindan (magnetron veya klystron) elde edilen elektromanyetik dalgalar araciligi ile
dalga kilavuzu (waveguide) tiipiinde hizlandirilmas: ilkesine dayanir. Gii¢ kaynagi,
modiilatore dogru akim saglar. Elektrik akimi modiilatérde depolanir ve modiilator de
sebekeye pulslu akim saglar. Bu akim modiilator i¢inde bulunan hidrojen thyratron lambalari
araciligryla elde edilir. Modiilatérden ¢ikan yiiksek voltajli atmalar magnetron veya klystron
tiiplerine ve ayn1 zamanda elektron tabancasina iletilir. Magnetron, mikrodalga iireten,
klystron ise elektromanyetik dalgay1 giliglendiren diizeneklerdir. Yiiksek enerji iireten lineer
hizlandiricilarda  klystron  kullanilmasina karsilik, 25 MeV’ e kadar olan lineer
hizlandiricilarda, 5 MW giiciindeki magnetronlar kullanilabilir. Genellikle bakirdan yapilan
hizlandirici, silindirik tiipten olusmus olup yaklasik 10 cm c¢apindadir. Magnetron veya
klystrondan ¢ikan elektromanyetik dalgalar, hizlandirict tiipe gelir. Boylece, yaklasik 10 cm
capli odaciklarda 3000 MHz frekansinda titresimler olusturulur. Odacikta olusan bu yiiksek
frekansh elektromanyetik dalgalar, odacigin ortasindaki kanala iletilir. Bu arada elektron
tabancasindan elde edilen elektronlar, 50 keV ile hizlandirici tiipe girer, elektromanyetik
dalgalara bindirilir ve odaciktan odaciga bu kanal boyunca dogrusal olarak hizlanarak ilerler
[10].

Dalga kilavuzunu gegen elektronlar, saptirict magnet odasina girerler. Saptirici magnet
de elektronlart ¢ikis penceresine yonlendirir. Saptirict magnet dalga kilavuzunun ekseni
boyunca hareket edebilir. Boylece hizlanan elektronlar, tedavi modunun se¢imine bagl
olarak, ya x-i1sin1 hedefine ya da dogrudan elektron penceresine yonlendirilebilir. Yiiksek
enerjili elektronlar, hizlandiricinin ¢ikis penceresinden, en yiiksek enerjilerini kazanarak, 3
mm ¢apinda ince bir demet olarak ¢ikarlar. Enerjileri yaklasik 5 MV/metre’dir. Daha yiiksek
enerjili 1sinlar elde etmek i¢in, bu hiizme, tiip ile hedef arasindaki saptirict miknatis (bending)
ile 90° veya 270° saptirilarak elektron demetinin ¢ikacag kolimator kismma yonlendirilir.
Buradan da hasta tedavisini kolaylastiracak sekilde tedavi aygitinin izosentirina
yonlendirilirler [9].

2.2. Elektronlarin Madde ile Etkilesmesi

Radyasyon dozu hesaplamalari elektronun madde ile etkilesmesine baghdir. Bir
elektronun kinetik enerjisini kaybetmesi veya gelis dogrultusundan sapmasi elastik ¢arpisma,
inelastik carpisma, Bremsstrahlung (Frenleme Isini) olayr ve Cherenkov isimasi gibi dort

temel etkilesme ile olur.



2.2.1. Elastik Carpisma

2.2.1.1. Atomik Elektronlarla Elastik Carpisma
Gelen elektron, etkilestigi atomun elektronlarinin alaninda elastik olarak sapar. Olayda

enerji ve momentum korunur. Atomik elektrona aktarilan enerji onun baglanma enerjisinden
daha kiiciik oldugundan, etkilesme aslinda bir biitiin olarak atomla olur. Bu ¢arpigmalar ¢ok

diistik enerjili (<100eV ) elektronlar igin etkilidir [10].

2.2.1.2. Cekirdekle Elastik Carpisma

Gelen elektron, radyasyon yayimlamadan veya cekirdegi uyarmadan elastik olarak
cekirdekten sapar. Elektron, yalnizca gekirdekle arasindaki momentum korunumu igin gerekli
kinetik enerjiyi kaybeder. Bu enerji eV basamagindadir. Dolayisiyla ¢arpismada enerji kaybi
yoktur.

2.2.2. Inelastik Carpisma
2.2.2.1 Atomik Elektronlarla inelastik Carpisma

Gelen elektron, ortamdaki atomik elektronlarla inelastik ¢arpisma yaparak yolundan
sapar. Vurulan atomik elektron ya bir atomu uyarilmig duruma gecirir, ya da atomdan
uzaklasir. Boylece atom ya uyarilmis ya da iyonlasmis olur. Gelen elektron, ortamda 6nceki
inelastik c¢arpigsmalar sonucunda iyonlagsmis atomlarin yani iyonlarin elektronlariyla da
inelastik ¢arpigsma yaparak onlar1 uyarabilir. Boyle iyonlara uyarilmig iyon adi verilir. Gelen

elektron enerjisinin bir kismini vurulan elektrona aktarir [10].

2.2.2.2. Cekirdekle inelastik Carpisma
Gelen elektron, cekirdege kadar ulasip yakalanmama durumunda enerjisinin bir

kismini kaybederek yolundan sapar. Bu ¢arpismada niikleer uyarilma olasilig: da vardir, fakat
bu olasilik ¢ok kiigiiktiir. Ancak ¢ok yiiksek enerji ile gelen elektronlar ¢ekirdege kadar
ulasabilirler. Cekirdege ulasan elektronlar da ¢ok biiyiik bir olasilikla Bremsstrahlung olayi
sonucu enerji kaybederler. Cekirdekle inelastik carpigma olasiligit Bremsstrahlung olay1

olasiligindan ¢ok kiiciiktiir [10].

2.2.3. Bremsstrahlung (Frenleme Isin1) Olay:

Bir ortama gelen elektron hedef atomun ¢ekirdeginin yakinindan gegerken Coulomb
cekim kuvvetinin etkisi ile yavaglayarak enerji kaybeder. Kaybedilen enerji X-1s1n1 olarak
atomdan yayinlanir. Bu olay sonucunda Bremsstrahlung olayr meydana gelmis olur.

Bremsstrahlung yoluyla enerji kaybi1 yaklasik 2 MeV’in iizerinde enerjilerle gelen elektronlar



icin onem kazanir, 2 MeV’den kiiciik enerjiler i¢in ihmal edilebilir. 2 MeV den kiigiik

enerjiler i¢in atomik ¢arpismalarla enerji kayb1 s6z konusudur [1].

2.2.4. Cherenkov Isimasi

Cherenkov 1simmas1 yiiklii bir pargacigin (elektron gibi) bir madde igerisinden
bulundugu ortamdaki 151k hizindan daha biiyiik bir hizda gegerken ortaya ¢ikan mavi renkli
bir elektromanyetik 1simadir. Niikleer reaktorlerin karakteristik mavi 1s1gimin kaynagi
Cherenkov 1simasidir. Adiny, iizerinde ilk kez titizlikle ¢alismis olan ve Nobel Odiillii (1958)
Rus bilim adami Pavel Alekseyevich Cherenkov'dan almistir [12].

2.3. Durdurma Giicii

Carpisma ile olusan etkilesimler icin enerji kayip orani, elektronun enerjisine ve
ortamin elektron yogunluguna baghdir. Kiitle durdurma giicii olarak adlandirilan bu oran
diisiik atom numarali maddeler i¢in daha yiiksek bir degere sahiptir. Bunun nedeni yiiksek
atom numaralt maddelerin gram bagina sahip olduklar1 elektron sayisinin diisiik atom
numarali maddelere gore daha az olmasi ve bu tip etkilesimler i¢in uygun olmayan daha fazla
sayida siki bagli elektron sayisina sahip olmasidir. Elektron uygulamalarinda lineer durdurma
glicii dE/dl orani olarak tanimlanir. Burada dE; dl yolu boyunca elektronun kaybettigi
enerjinin fraksiyonudur. Birgok uygulamada kiitle durdurma giicii, materyalin fiziksel
yogunluguna (p) bagli durdurma giicii ile beraber kullanilir. Bu da polarizasyon etkisi
digindaki fiziksel yogunluk bagimliligini ortadan kaldirir. Durdurma giicii S harfiyle gosterilir
ve birimi MeV.cm™dir. Fiziksel yogunluk p’nun birimi de g.cm™tiir. Durdurma giicii S,
kiitle durdurma giicii S/p’ya doniistiiriildiigiinde birimi; MeVg'lcm2 olur.

Durdurma giicii degerlendirilmesinde elektron etkilesimlerinde kaynaklanan tiim
kayiplar hesaba katilmalidir. Bu etkilesimler iki ana grup olarak: (a) ortamin atomik
elektronlariyla, iyonizasyon ve eksitasyona neden olan, inelastik ¢arpisma durdurma giicii
degeri ve (b) g¢ekirdegin elektrik alaniyla elektronun etkilesmesi sonucu Bremsstrahlung
olusmasina neden olan radyasyon durdurma giicii degeridir [8]. Bodylece toplam kiitle
durdurma giicii asagidaki gibi (1) belirtilir;

1/ p)Stot = (1/ p)S raat (1/ p)Scon 1)

Toplam durdurma giiciiniin iki ayr1 bileseni, hesaplama metodu ve ortamdaki enerji
absorblama yolu arasindaki farklar1 belirtmektedir. Enerji kaybi atomun iyonizasyonu ve
eksitasyonu ile absorblandiginda elektron yoriingesine yakindir, oysa enerji Bremsstrahlung

formuyla tasinirsa ortam ic¢inde absorblanmadan 6nce uzun bir yol kat eder. Bu, elektronun
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izledigi yola yakin belirli bolgelerdeki enerji ile biitiin yol boyunca kaybedilen enerji

arasindaki farkin ayirt edilmesi gerektiginde, dnemli bir gercektir [13].

2.4. Elektron Enerji Ozellikleri

Elektronlar hizlandirildiklar tiipten ¢iktiklar1 anda hemen hepsi ayni hiza sahiptir,
yani monoenerjetik bir hiizme s6z konusudur. Ancak hasta cildine varana kadar elektronlar,
kolimator sisteminden (sagici foil, diizeltici filtreler, elektron monitorii, elektron aplikatorii
v.b.) ve hava ortamindan gegerken cesitli etkilesimlere girer, yollar1 {izerinde bu etkilesimlere
rastlayan elektronlar ¢arpisma veya yansima sonucu enerjilerini, yani hizlarinin bir kismini
kaybederler. Bu da hasta cildinde enerji spektrumunu genisletmektedir. Elektron i1sinlarinin
hastayla ilk temasinda 1sinlar Eq ortalama enerjisine sahiptir ve bu enerji hizlandiricinin
icindeki enerjiden diisliktiir. Yani 6 MeV elektron enerjisi, lineer hizlandiricidan ¢ikan
elektronlarin hasta cildindeki ortalama enerjisidir. Sekil 2’de, elektron 1sin demetlerinin
hizlandiricinin ¢ikis penceresinden 6nce, fantom ylizeyinde ve secilen z derinligindeki enerji

spektrumlar1 verilmistir [1].

Sekil 2. Elektron 15s1in demetinin enerji spektrumu [1].

E,, elektron 1siimnin hizlandiricinin penceresinden ¢ikmadan 6nceki enerjisi, Eo,
fantom ylizeyine gelen ortalama enerjidir. Klinik uygulamalarda, elektron 1gm1 genellikle
viicut ylizeyi tizerindeki enerji ile karakterize edilir. Bu enerjiyi tespit edebilmek igin ¢esitli
yontemler mevcuttur: niikleer reaksiyonlar i¢in esik (baslangi¢) enerjisi olglimii, menzil

olgtimleri ve Cherenkov radyasyon esigi 6l¢timleri bu yontemlerden bazilaridir [1].

2.4.1. En Olasi Enerji (Ep)o
En olasi enerji seviyesi, huzmeyi olusturan elektronlarin gogunlugunun tasidigi fantom
yiizeyindeki enerji olarak tanimlanir.

(Ep)o=Ci+Co Ry + C3 Ry’ 2)



bagintisindaki Ry, degeri, pratik menzildir (cm veya gr/ cm?). Pratik menzil, merkezi eksen
derin doz egrisinin azalan kismina paralel ¢izilen dogruyla, Bremsstrahlung kuyruguna paralel
cizilen dogrunun kesistikleri nokta olarak tanimlanir. Sekil 3” de Rioo, Reo (Mm), Rso, Ry Ve
Rmax degerleri gosterilmistir. Su i¢in C;=0,22 MeV, C,=1,98 MeV cm™? ve C3=0,0025 MeV
cm? dir. Olgiimler i¢in alan boyutu, 10 MeV’e kadarki enerjilerde 12 cm’den, yiiksek
enerjilerde ise 20 cm’den kiigiik olmamalidir. Menzilin (range) belirlenmesi i¢in iyon odalart,

diotlar veya film kullanilabilir [1].

PDD (%)

Fioo Rsp Esp Ep Emax

Sekil 3. Rygg, Roo, Rso, Rp Ve Ryyax degerlerini gosteren yiizde derin doz egrisi [8].

2.4.2. Ortalama (Mean) Enerji
Eo, fantom yiizeyine gelen ortalama enerjidir ve Rso (cm veya gr/ cm?) degerine
baglidir. Rsp absorbe edilen maksimum dozun %50’sinin olustugu derinlik olarak tanimlanir.
Ortalama enerjinin, Rso degeriyle baglantisi asagidaki baginti gibidir:
Eo=Cs.Rs (3)
Su igin C4 = 2,33 MeV cm™dir. AAPM Task Group-21 protokolii Cy igin 2,33 MeV
cm™ degerini kullanmay tavsiye ederken, Rogers ve Bielajew’in en son MC hesaplarina gore
bu deger 2,4 MeV cm™e daha yakindir. C4 teki bu degisim klinik dozimetri iizerinde ¢ok
kiigiik bir etkiye sahiptir [1]. En olast enerji ve spektrumun ortalama enerjisi derinlikle
beraber lineer olarak diismektedir. Bu ifade asagidaki bagintilara gore ifade edilebilir:
(Ep)z = (Ep)o (1- 2/ Ry) 4
E.=Eo(1-2/Ry) (5)
(5) bagintis1 dozimetride ¢ok Onemlidir. Ciinkii absorbe doz o&lglimlerinde iyon
odasinin bulundugu noktadaki ortalama enerjiyi bilmek gerekir [1]. Maksimum erisme noktasi
olarak adlandirilan Rmax degeri Bremmsstrahlung kuyruguna tekabiil eden merkezi derin doz
egrisi kuyrugunun ekstrapolasyonundaki derinlik olarak tanimlanir. Bu deger elektronlarin

icinde bulunduklar1 maddede ilerleyebildikleri maksimum giricilik degeridir. Ry ise absorbe
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edilen maksimum dozun %90’min olustugu derinlik olarak tanimlanirken, Rigo degeri de

maksimum dozun olustugu derinlik olarak ifade edilir [1,8].

2.5. Elektron Isinlariin Dozimetrik Ozellikleri

Radyasyonla tedavi edilen hastalarda, doz dagilimlarini dogrudan hastadan 6lgmek
nadir olarak miimkiindiir. Doz dagilim bilgilerinin hemen hemen tiimii fantom adi verilen
doku esdegeri materyaller ile elde edilir. Bu temel veriler, gergek bir hastadaki doz dagilimini

tahmin etmek i¢in bir doz hesaplama sisteminde kullanilirlar.

2.5.1. Derin Doz Dagilimlar:

Elektron demetlerinin en biiyiikk 6zelligi, merkezi eksen derin doz (DD) egrilerinin
seklidir. Tipik olarak, elektron 1sin1 merkezi eksen derin doz egrisi, yiiksek yiizey dozu
sergiler ve doz daha sonra elektron 1sininin maksimum derin dozu denilen belirli bir derinlikte
(dmax) maksimum noktaya yiikselir. dnax Noktasindan sonra doz hizla diiser ve diisik doz
seviyelerinde Bremsstrahlung kuyrugu olarak bilinen bir diizliik meydana gelir. Bu 6zellikler,
klinikte yiizeysel tiimorlerin tedavisinde X-1s1mm1 modalitelerinden farkli, belirgin bir avantaj
sunar [8]. Elektronlarin, en faydali derinligi veya terapotik menzili, %90 derin doz egrisinin
derinligi ile verilmistir. Bu derinlik, yaklasik olarak E(MeV)/4 cm ile verilmistir. %80 derin
doz egrisinin derinligi ise, yaklasik olarak E(MeV)/3 cm’de meydana gelir. % DD degerleri,
faydali derinligin disinda keskin bir sekilde diistiigiinden, dokunun alt1 korunmaktadir.
Fotonlarda enerjinin artmasiyla giris dozunun azalmasi durumunun tersine elektron enerjisi

arttikga giris dozu da artmaktadir. Sekil 4’de de bu durum gozlenebilmektedir [14].

PDD %

Derinlik (em)

Sekil 4. Farkh elektron enerjilerinin derin doz egrileri [8].
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2.5.2. Alan Boyutu Etkisi

Doz verimi ve merkezi eksen derin doz dagilimi, alan boyutuna baglidir. Alan boyutu
arttikca, kolimator ve fantom sagilmalar artar. Buna bagl olarak doz da artar. Kare esdegeri
kavrami, foton demetleri i¢in geleneksel bir sekilde uygulanirken, elektron demetleri igin
genellikle uygulanmaz. Cilinkii elektronlarin erisim mesafeleri, alan boyutunun en ufak bir
degisimi ile degismektedir. Yiizde derin doz baslangigta alan boyutu ile artarken, lateral
sacilma dengesine ulastig1 belirli bir alan boyutu diginda sabit olmaktadir (Sekil 5) [14].

Sogurulan Doz % Sogurulan Doz %

e Y Bey e — = -
\ 3 \
Iy
1

[] | ]
zicm H,0

Sekil 5. Alan boyutu etkisi gosterimi [14].
2.5.3. Kiiciik Alanlar icin Yiizde Derin Doz Degeri
Merkezi eksen ile alan kenar1 arasindaki mesafe, sagilan elektronlarin lateral erisim
mesafesinden daha fazla oldugunda, lateral sagilma dengeye ulasacak ve belirli elektron
enerjisi i¢in derin doz degeri, alan boyutlarindan bagimsiz hale gelecektir. Alan boyutunun
azalmasiyla beraber azalan lateral elektronik denge, merkezi eksende goriilecek; derin doz ve
doz verimi faktorleri, alan sekline ve boyutuna gore bilyiik hassasiyet gosterecektir (Sekil 6).

Elektronlarin pratik menzilinden biiyiik olan alan boyutlarinda %DD egrisinde anlamli bir

degisim gozlenmemektedir [8].

Dennlik (om)

Sekil 6. 20 MeV Elektron enerjisinde farkl alan boyutlar i¢in derin doz egrileri [8].
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2.5.4. Isin Profili ve Penumbra

Elektron i1sininda penumbra, foton isinina gore daha biiyiik olma egilimindedir.
Elektron 1ginlarinda, doz maksimumun yakimindaki derinlikler igin, geometrik alan kenarinin
1 cm i¢indeki doz miktari, merkezi eksen degerinin % 90’1na diiser; dyle ki 10x10 cm®lik
1sinin ‘etkin alan’ boyutu 8x8 cm? olarak goriiliir. Fotonlar i¢in bu mesafe yaklasik 0,5 cm
kadardir. Bu yiizden, klinik olarak yararli doza ulasmak ve hedef voliimii uygun bir sekilde
sarabilmek i¢in daha biiyiik elektron alanlarina ihtiya¢ vardir. Elektronlarin bu 6zelligi, tim
derinliklerde alan birlesme yerleri boyunca diizgiin bir doz dagilimi saglanamadigindan foton

ve elektronlarin bitisik yerlesimini problemli hale getirir [15].

2.5.5. Yiizey Dozu Ozellikleri

Fotonlardan farkli olarak elektronlarda enerji ve alan biiytlikliigi arttik¢a biiyiik agili
sacilmalar azalir, dolayisiyla yiizey dozlar1 artar. Bu olay elektronlarin sagilma dogalariyla
iligkilidir. Diisiik enerjilerde, elektronlar daha kolay ve genis agilarla sagilirlar. Bu da, build-
up bolgesindeki dozun daha hizli ve daha kisa mesafede olusmasina neden olur. Bu nedenle,
diisikk enerjili elektronlar i¢in yilizey dozunun maksimum doza orani yiliksek enerjili

elektronlara kiyasla daha diisiiktiir [1].
2.6. Elektron Dozimetrisinde Kullanilan Ol¢iim Yontemleri

2.6.1. iyon Odasiyla Olciim Yontemi

Radyasyon dozimetrisi gaz (genellikle hava) icerisinde iiretilen iyonizasyon o6l¢limiine
dayali, en gelismis ve en ¢ok kullanilan 6l¢iim metodudur. Bu 6l¢iim tekniginin baslica araci
i¢i hava dolu iyon odasidir. Iyon odalari elektron dozimetrisi uygulamalarinda, madde
icerisinde rolatif elektron doz dagilimmin saptanmasinin yaninda absorbe doz o6l¢iim
degerlendirilmesinde de yaygm olarak kullanilmaktadir. Iyon odalari, performanslarinin
kararliligt ve Olclimlerdeki hassasiyetleri bakimindan diger dozimetrelerden daha yaygin
kullanim alanina sahiptirler. Iyonlar, iyon odasimin hassas voliimii icerisine giren radyasyon
tarafindan tretilir. Bu {iretilen iyonlar, uygulanan polarize voltajin olusturdugu elektrik alanm
ierisindeki elektrotlar tarafindan toplanir. Iyonizasyon akimi odanin dis devresinde sonlanur.
Prensip olarak basit yapida olan iyon odalarinin elektronlar i¢in kullanimlarinda g6z oniinde
bulundurulacak bazi durumlari vardir. Giinlimiizde; silindirik, kiiresel ve paralel diizlem
seklinde farkli formlarda iyon odalari bulunmaktadir. Silindirik iyon odalar1 en iyi gelistirilen
ve yaygin olarak kullanilan c¢esitleridir. Fakat elektron dozimetrisinde, silindirik iyon

odalarinin yerini hizla, avantajli karakteristikleri nedeniyle paralel diizlem iyon odalari
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almaktadir. Elektron Olgiimlerinde, elektronlarin akisin1 en az bozacak materyallerin
kullanilmast  gerekir.  Paralel-plan  geometrisine  sahip  iyon  odalari,  diger
konfigiirasyondakilere kiyasla bu ihtiyaci en iyi karsilayabilecek iyon odasi ¢esididir. Bu
anlamda, elektron aki pertiirbasyon etkisi, 6zellikle elektron giris yonlerinde iyon odasinin
hava hacminin azaltilmasi ve iyon odasinin govde yapiminda doku esdegeri materyal

kullanilmasi ile en aza indirilmis olur [13].

2.6.2. Film Dozimetri

Film dozimetrisi, bilinen dozlarla filmin isinlanmasindan elde edilen kararma
miktarlari1 belirleyip, bir kalibrasyon egrisi elde edip, sonraki isimnlamalarda bu egriyi
kullanarak verilen dozu ve dozun iki boyutlu dagilimini belirleme yontemidir. Doz dagilimi
dlgiimleri igin film kullanmak daha pratiktir ve maliyeti diisiiktiir. Ol¢iim sonuglar1 gelen
1s1n1n enerjisine, filmin 151n demetinin yoniine gére konumlandirilmasina, alinan derinlige ve
alanin boyutlarmma baghdir. Yiksek rezoliisyona ve kalici Olgiim kayitlar1 saglama
kapasitesine sahip olmalar1 nedeniyle, 2D elektron dozimetrisinde oOncelikle film tercih
edilmesi AAPM TG no. 25 tarafindan tavsiye edilmektedir [16].

2.6.3. Termoliiminesans Dozimetri (TLD)
Termoliiminesans, 1sitilan malzemenin optik bolgede 1s1ma yapmasidir. “Tek kristal”

yapisinda bir katinin valans band: ile iletkenlik bandi arasinda yasak enerji bandi bulunur ve
bu enerji bolgesinde kristal igerisinde elektron bulunamaz. Ancak kristaldeki yap1
bozukluklari, ya da kristal i¢cinde bulunan yabanci atomlardan dolayr valans band: ile
iletkenlik bandi arasinda da ara enerji durumlar1 bulunur. Bu ara enerji durumlar kristalin
radyasyon ile uyarilmasi sonucu valans bandindan kopan veya iletkenlik bandindan tekrar
valans bandina donen elektronlara tuzak olusturur ve elektronlar bu tuzaklara yakalanirlar.
Boylece radyasyon ile kristale aktarilan enerjinin bir kismi kristalde depolanmis olur.
Depolanan bu enerji gelen radyasyonun siddeti ile orantilidir. Bu kristal 1sitilinca tuzaklarda
depolanan elektronlar bulunduklar1 tuzaklardan ayrilir ve valans bandina donerler bu sirada da
goriiniir bolgede 1s1ma yaparlar. Kristalin yaptigi toplam 1simanin siddeti, tuzaklarda
depolanan enerji ile dolayisiyla kristale gelen radyasyon dozu ile orantihidir [7]. Bu
dozimetrenin kiigiik hacme sahip olmasi, TLD’ nin en temel 6zelligidir. TLD’ nin elektron
dozimetrisinde en temel kullanim alani, kiiclik alanlarin ozellikle diger dozimetrelerin
kullaniminin imkansiz oldugu kavisli ylizeylerde, ylizey dozu ve giris dozlarinin

saptanmasidir [15].
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2.7. Monte Carlo Simiilasyonu (MCS)
Monte Carlo (MC) yontemi, 6zellikle 1930’lardan sonra hizla gelismeye baslamis bir

tekniktir. Adim1 Monaco'daki Monte Carlo casinolarindan alir. ilk defa 1949'da John Von
Neumann ve Stanislav Ulam'in makalelerinde MC yontemlerine yer verilmesine ragmen
1800 yillarda bu yonteme ¢ok benzeyen algoritmalarin da kullanildigi bilinmektedir [17].

Bir probleme MC yontemi uygulandiginda, rastgele sayilar kullanilarak, bu
problemdeki degiskenler belli olasilik dagilim fonksiyonlari ile ifade edilir ve hesaplanmak
istenen parametre (kabul edilebilir hata sinirlar1 igcinde olmak sartiyla) simiilasyonlar
sonucunda elde edilir. Genel anlamda simiilasyon, gercegin temsil edilmesi seklinde
tanimlanabilir. Simiilasyonun amaci, bir gercek hayat sistemini girdi ve c¢iktilartyla
matematiksel olarak ifade etmek gercek sistemi kurulan model iizerinden taniyip arastirmak,
degisik kararlar1 ve segenekleri gergek sistemde higbir degisiklik yapmadan deneyebilmektir
[3]. MCS yazilimlar1 dogal uygulamalarini, fizik deneylerinde, hizlandiricilarda, niikleer
fizikte, agir-iyonlarda, radyasyondan korunma hesaplamalarinda, uzay radyasyon ortaminda,
uydular igin radyasyondan korunma zirhlamalarinda, kozmik 1sin uygulamalarinda,
astrofizikte, tibbi goriintiillemede, dozimetride, radyoterapi tedavi planlamada bulur [18].

MC yo6ntemlerinin ¢6ziim yolu bilgisayarin tirettigi rastgele sayilar fiziksel olaylarla,
miimkiin etkilesmelerin olasilik yogunlugu fonksiyonlariyla yani tesir kesiti (Cross-section)
degerleri araciligiyla iligskilendirmektir. Bundan dolayi, MC kodlar1 tasindigi madde ile
etkilesen bir parcacigin olasiligini hesaplamak igin tesir kesiti kiitliphanelerini icermek
zorundadir. Her bir etkilesim igin tesir kesiti gelen pargaciga, onun enerjisine ve yol aldigi
maddeye bagimlidir [19]. MC teknigi her tiirlii enerji menzili i¢in uygulanabilinen, bir
yontemdir. Parcacik tasinmasinin MCS fiziksel gerceklige baghdir. Parcaciklar, kaynag ifade
eden dagilima gore 6rneklenirler, carpisma alanina kadar ( ortalama serbest yola bagli olarak
degisen) belirli bir mesafe kat ederler ve bir baska enerji icine ya da diferansiyel kesite iliskin
bir yone dagilirlar. Benzer sekilde yeni iiretilen pargaciklarin da bu denli iyi tagmmasi
gerekmektedir. Bu uygulama tiim pargaciklar soguruluncaya ya da geometriden ayrilincaya
kadar devam eder. Ilgilenilen miktar, verilen MC parcaciklarinin sayismin ortalamasiyla
hesaplanabilir [20].

MC teknigi fotonlarin ve pargaciklarin her bir etkilesiminin olasilik dagilimlarini
belirlemek igin fizigin temel yasalarini kullandigi i¢in simiile edilen pargaciklarin sayisi
(simiilasyon Oykiisii) arttikca, dagilimlarin1 dogru tahmin etme olasiligi da artar. Bununla
birlikte simiile edilen pargaciklarin sayisinin artmasiyla hesaplama zamani oldukga artacaktir

[21]. Bundan dolayr bir MC kodu yazmadaki en biiyiikk zorluk demetteki pargaciklarin
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ortalama davranisim1 tahmin etmede rastgele secilmis kismen az sayida parcacigi
kullanabilmektir. Doz dagilimi ortama enerji verilmesine yol acan iyonlasma olaylarinin

voksellerde biriktirilmesiyle (scoring) hesaplanir.

MC hesaplamalarinda daha fazla simiilasyon Oykiisii (pargacik sayisi) olusturmak
zaman kaybettireceginden, genellikle varyans azaltma teknikleri (VRT) denen ¢esitli teknikler

hesaplama etkinligini artirmak icin kullanilir. Bir MC hesabinm ¢ etkinligi = 1 /(¢ 0‘2'[) olarak

tanimlanir. Burada t ilgilenilen niceligin & 2 varyansini elde etmek igin gereken CPU (Central
Processing Unit - ana islem birimi) zamanidir. Bu olgular MC yontemlerinin radyoterapi ve
dozimetri uygulamalarinda kullaniminin hizla artmasindan kismen sorumlu olmuslardir [22].
Gintimiiziin genellikle Linux altinda ¢alisan giiglit PC’leri, MC hesaplama {initeleri olarak

etkin bir sekilde is goriirler [23].

2.7.1. Foton Tasinim Simiilasyonu
Radyasyon fiziginde MC simiilasyonlarinin nasil ¢aligtigini gostermek igin belirli bir

yerde verilen bir momentum ve verilen bir enerjili foton i¢in ilk adim bir sonraki etkilesim
yerine kadar serbest yol uzunlugunu 6rneklemektir.

Bu yol uzunluklarinin olasilik dagilimi f(S) {istel ateniiasyon yasasi ile verilir:
f(s) = exp(—us) (6)

Burada u lineer ateniiasyon katsayisidir. Foton yol uzunluklart bu dagilimdan [0,1]

araligindan uniform olarak dagitilmis rastgele say1 C1 ve
1
s=—7 In & ()

bagmtist kullanilarak &rneklenebilir. Farkli materyaller ile farkli ¢ ateniiasyon katsayilart bu
yol uzunlugunu kullanarak foton etkilesim yerinde takip edilebilir. Radyoterapi uygulamalari
icin 6nemli etkilesim siiregleri inkoherent (Compton) sagilma, koherent (Rayleigh) sagilma,
fotoelektrik etki ve ¢ift olusumudur. Foto niikleer etkilesimler yalnizca birka¢ MeV’ den fazla

enerjili fotonlar i¢in meydana gelir ve ¢ogu uygulama igin daha az 6neme sahiptir [24].

Radyoterapinin enerji araliginda u {i¢ ilgili katkinin toplami olarak hesaplanir:
H= Ju'_fara + P"Campm:rt + P"l;z'fr (8)

Burada usoto fotoelektrik absorbsiyon igin, ficompton COmpton sagilimi igin, gz cift

olusumu i¢in lineer etkilesim katsayilar1 ya da toplam tesir kesitleridir. Bu parametreler farkli

enerjideki fotonlar igin farklidir. Bunlar ayni zamanda maddenin atomik bilesimine de
baglhidir [25]. [O,u] araligindan &, ikinci bir rastgele sayi etkilesim tipini 6rneklemek igin
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kullanilabilir. Eger &, toto” dan kiigiik ise bir fotoelektrik absorbsiyon simiile ederiz; Eger

&2, Usoto” dan biiyiik fakat i ile HUcompton” 1n toplamindan kiigiik ise bir Compton etkilesimi
simiile ederiz; aksi takdirde bir ¢ift olusum siireci simiile ederiz. Segilen etkilesimden sonra
ikincil parcaciklarin enerji ve dogrultu gibi parametreleri daha fazla sayida rastgele say1 ve 0
etkilesim tipi i¢in bunlara karsilik gelen diferansiyel kesitler kullanarak o6rneklenebilir.
Olasilik dagilimlar1 i¢in formiiller yukaridaki formiillerle karsilastirildiklarinda ¢ok daha
karmasiktir fakat 6rnekleme prensibi aymidir. Ikincil pargaciklar ayni birincil pargaciklar gibi
simiile edilir, yani tasinimlar1 bir sonraki etkilesim sahasina kadar serbest yol uzunlugunu
ornekleme ile baslar. Her bir vokselde absorbe edilen enerji belirlenmeli ve toplanmalidir.
Daha sonra buradan doz dagilimi bulunur. Pargacik oykiisii eger foton hesaplama matrisini

terk eder ya da enerjisi minimum bir enerjinin altina diiserse sonlanir [24].

2.7.2. Elektron Tasinim Simiilasyonu
Birincil ya da ikincil elektronlar fotonlar gibi simiile edilebilir ancak fotonlarla

elektronlar arasinda biiyiik bir fark vardir. Fotonlarin insan dokusunda iki etkilesim arasindaki
ortalama serbest yolu birkag¢ santimetre iken elektronlar hasta boyunca milyonlarca etkilesim
stirecine ugrarlar. Bundan dolay1 elektronlar1 fotonlar gibi simiile etmek olduk¢a zaman
kaybettiricidir. Neyse ki, cogu elektron etkilesimi elastik ya da yari elastiktir, yani hi¢ enerji
transferi olmadan ya da kiigiik bir enerji transferi ile meydana gelirler. Bundan dolay,
elektron etkilesimleri iki grupta toplanabilir: biiyiik enerji transferli siddetli etkilesimler ve
enerji transferi olmadan ya da kiigiik bir enerji transferi ile gergeklesen yumusak ¢arpigsmalar.
Sert etkilesimler agik bir sekilde simiile edilebilirler ve yumusak etkilesimler ¢evreleyen
dokuya siirekli elektron enerji transferi ile simiile edilebilir. Bu teknige yogunlastirilmis 6ykii
teknigi (condensed history technique) denir ve Berger (1963) tarafindan ortaya atilmistir [26].
Yogunlastirilmis oykii teknigi elektronlarin bir¢ok etkilesime ugrarken, bu etkilesimlerin
nispeten az bir kisminin biiyiik miktarda enerji kayb1 ya da yonde sapmaya yol agmasi

gercegine dayanir [23].

2.8. Foton ve Elektron Tasinim I¢cin Monte Carlo Simiilasyon Kodlar
Bu boliimde foton ve elektron tasiniminda en ¢ok kullanilan MC kodlar1 baslica

ozellikleriyle ele alinacaktir.

2.8.1. EGS (Electron Gama Shower) Kod Sistemi
EGS kod sistemi, 1970’1i yillarda Stanford Linear Accelerator Center (SLAC) da

Richard Ford ve Ralph Nelson tarafindan yiiksek enerjiler i¢in bir fizik araci olarak
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gelistirilmeye baslanmistir. Ilerleyen yillarda yapilan ¢alismalarla EGS kod sistemi 10 KeV
ile 50 Mev arasindaki diisiik enerjilerde ¢alisabilen ve tibbi uygulamalarda da kullanilan bir
programa doniistiriilmiistiir. EGS kod sisteminde, simiilasyon i¢in yapilandirilmis bir takim
alt programlar kullanicinin kendi geometrisini yazmasina ve temel EGS kodlarina

dokunmadan rutinleri degistirmesine olanak saglayacak sekildedir [27].

2.8.2. MCNP (Monte Carlo N-Particle) Kod Sistemi
MCNP foton, elektron ve nétron gibi iyonize edici radyasyon tiirlerinin maddesel

ortamlardan gegislerini MC ydntemini kullanarak modelleyen bir bilgisayar programidir.
Program 1940’11 yillarda niikleer savunma ve niikleer silahlar tasarlamak icin gelistirilmis
olup Los Alamos Laboratuarlarinda teorik fizik calismalar1 icin genellestirilmis bir koddur. Ug
boyutlu geometrilerin tanimlanabildigi ve noktasal, yiizeysel ya da hiicresel dagilimh
kaynaklarin olusturulabildigi bu program, radyasyon etkilesimleri, baslangi¢ konumlari, ugus
dogrultulart gibi niceliklere, cesitli olasilik dagilimlarina dayanan degerler atar. Sonugta
herhangi bir bolgedeki pargacik akisi, enerji birakimi, sogurulan doz gibi niceliklerin ortalama

degerlerini verir [28].

2.8.3. ETRAN Kod Sistemi
ETRAN kod sistemi, elektron-foton tasinimini i¢eren MC hesaplamalari i¢in Berger

ve Seltzer tarafindan National Bureau of Standards (U.S)’ da gelistirilmistir. ETRAN bir
boyutta sonlu bir kalinliga sahip paralel levha hedefler dogrultusunda elektron-foton

tasinimini hesaplar [29].

2.8.4. 1TS Kod Sistemi
ITS (Integrated TIGER Series), elektron/foton ¢iftinin zamandan bagimsiz olarak ¢ok

boyutlu ve ¢ok materyalli ortamlardan taginimini saglayan koddur. ITS kod sistemi 1 GeV - 1

keV araliginda elektron/foton taginimina izin vermektedir [30].

2.8.5. GEANT Kod Sistemi
Geant (GEometry ANd Tracking) programi ilk olarak yiiksek enerji fizik deneyleri

icin tasarlandi ama tip, biyoloji ve radyasyondan korunma alanlarinda da kullanildi. Geant,
radyasyon taginimini simule etmek i¢in gerekli tiim yetkinlige sahiptir. Kod C++ da yeniden

yazilarak (GEANT4), bir¢ok pargacik tipinin taginimini simule etmek i¢in kullanilmaktadir
[19].
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2.8.6. PENELOPE Kod Sistemi
PENELOPE, elektron ve foton taginimi igin bir MC algoritmali ve bir bilgisayar

kodudur. Ismini, PENetration and Energy LOss of Pozitrons and Elektrons harflerinden alir.
Foton simiilasyonu daha sonradan eklenmistir. Simiilasyon algoritmasi farkli etkilesim
mekanizmalar1 i¢in analitik tesir kesiti ile sayisal verilerin kombinasyonu olan bir sagilma

modelini temel alir [31].

2.8.7. VMC (Voxel Monte Carlo) ve VMC++ Kod Sistemi

Aslen Almanya'da ¢alisan Kawrakow ve Fippler doksanli yillarin ortalarindan itibaren
Voxel Monte Carlo yontemi olarak adlandirdiklart ve fantom {izerinde daha hizli MC doz
hesaplamalari yapmaya yarayan metot iizerine ¢alismaya basladilar. Kullandiklar1 elektron
1s1n demeti hesaplamalar1 yontemi VMC, standart EGS4 hesaplamalarindan 30 ila 40 kat
kadar daha hizliydi ve esdeger hasta modellerinde kayda deger bir dogruluk sagliyordu [32].
Kawrakow NRCC(National Research Council of Canada)'de EGSnrc olarak adlandirilacak
olan yiiksek dogruluklu MC tekniklerini gelistirmek iizerine ¢alisti. Bu esnada Fippel VMC
kodlar1 i¢in gelistirilmis kurallar1 kullanarak hizli MC hesaplamalar1 yapilmasini saglayan
XVMC adin1 verdigi kodu yaratti.

1999 yazinda Fippel, Kawrakow ile ¢alismak tizere 4 ay i¢in NRCC'ye gitti. Yaz
sonuna dogru genlik diizenine gore foton 1s51n demeti kod sistemi tlizerinde bir hayli yol aldilar
ki foton demeti igin MC hesaplamalar1 500 MHz’ lik bir kisisel bilgisayarda birka¢ dakikada
yapilabiliyordu [33]. Bu kod foton béltinmesi, Rus Ruleti ve s6zde rastgele sayilari igeren ileri
seviyede yenilik¢i varyans azaltma tekniklerinin kullanimini sagladi. Sonraki yil boyunca
Kawrakow kodu 6zellikle STOPS (Simultaneous Transport Of Particle Sets) parcaciklarin es
zamanli taginmast adi verilen teknigi kullanarak C++ dili ile yeniden ele ald1 ve bir takim
baska gelistirmelerin de yer aldigi koda VMC++ adin1 verdi. Algoritma olarak yiiklii pargacik
tasinim simiilasyonu igin Class Il yogunlastirilmig 6ykii teknigi (Class Il condensed history
technique) kullanild1 [34]. Kodda yapilan tim bu gelistirmelerle kod benzer hesaplamalarda
EGS' ye gore 50 ila 80 kez daha hizli calisir ve neredeyse tam olarak EGSnrc' nin
dogruluguna sahiptir. Baz1 karsilastirma hesaplamalarinda, VMC++ kodu 500 MHz’ lik bir
bilgisayarda elektron demeti hesaplamalarini yaklagik 35 saniyede, foton demeti
hesaplamalarim1 360 saniye yapar. Bu gelismelerin kliniklere ulagsmasiyla, radyoterapi doz

hesaplamalarinin dogrulugu konusu gegmiste kalmis, arastirmalar daha hassas ve etkili tedavi

verilmesi konusuna odaklanmistir [33].
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. Arac ve Gerecler

. Siemens Marka Primus Model Lineer Hizlandiric1 (LINAK)

. Otomatik Blok Kesici (Huestis Medical Compu-Cutter)

. Cesitli Alan Boyutlarinda Hazirlanmis Cerrobend Bloklar

. PTW Farmer iyon Odasi

o PTW Multidos Dozimetri Sistemi

° PTW RW-3 Kat1 Su Fantom

. Nucletron Marka Tedavi Planlama Sistemi (Oncentra MasterPlan version 3.1 SP2)
. 15x15 cm? Standart Elektron Aplikatérii

. Strafor Kopiik

3.1.1. Siemens Marka Primus Model Lineer Hizlandiric1 (LINAK)

6 MV-X ve 18 MV-X foton enerjileri ile 6 MeV, 9 MeV, 12 MeV, 15 MeV, 18 MeV
ve 21 MeV elektron enerjileri olan medikal lineer hizlandiricidir (Sekil 7). Makinenin
hareketli kism1 olan gantry, her iki taraftan 180° saat yoniinde ve tersinde dénebilmektedir.
Bas kismu ise, st kolimatirleri Y-ekseni boyunca diiz jawlar; alt kolimatorleri X-ekseni
boyunca ¢ok yaprakli kolimator sisteminden meydana gelir. Yaprak sayis1 58 (29 ¢ift) adet
olup, yaprak genisligi izosentirda 1. ve 29. yapraklar 6,5 cm digerleri 1 cm’dir [35]. Klinikte
elektron 1511 uygulamalarinda, R=5 cm ¢apl yuvarlak, 10x10 cm?, 15x15 cm?, 20x20 cm? ve
25x25 cm?lik standart alanli aplikatorler kullanilir. Her klinige gore aplikatér boyutlar

farklilik gosterebilir. Bu ¢alismada 15x15 cm? standart alanh aplikator kullanilmagtir.
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Sekil 7. Siemens marka Primus model lineer hizlandiricx [35].

3.1.2. Otomatik Blok Kesici (Huestis Medical Compu-Cutter)

Huestis Compu-cutter otomatik blok kesici; kopiik kesme yeri, bilgisayar, monitor,
cizim tablas1 ve yazicidan olusan par¢a, tamamen ag uyumlu bir sistemdir. Sistem tedavi
planlama ara yiizii sayesinde kopiigii +1 mm hata payinda sicak tel yardimi ile hizli bir sekilde
keser. Kesilen kopiiklerden planlama sistemindeki plana uygun Cerrobend bloklar dokiiliir. E1

ile kesimlerdeki hatalar1 azaltarak tedavinin dogru bir sekilde uygulanmasini saglar (Sekil 8)
[36].

Sekil 8. Huestis Compu-Cutter Otomatik Blok Kesici [36].
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3.1.3. Cesitli Alan Boyutlarinda Hazirlannms Cerrobend Bloklar

Bu calismada, Primus tedavi cihazinda standart 15x15 cm? aplikatorlerin haricinde
12x12 cm?, 12x10 cm?, 12x8 cm?, 12x6 cm?, 10x10 cm?® ve R=10 cm ¢apl: alanlar otomatik
blok kesicide strafor kdpiikten negatif kaliplar kesildi. i¢lerine cesitli alanlar olusturabilmek
icin %50 Bizmut, %27 Kursun %10 Kadmiyum ve %13 Kalaydan olusan Cerrobend
alasimdan dokiilerek 2 cm kalinliginda bloklar olusturuldu (Sekil 9). Fiziksel yogunlugu 9,4
g/lcm?®, erime sicakligi 70 °C olup bu sicakligin iizerine gikilmamasi tavsiye edilir (Kadmiyum

yiiksek sicaklikta buhar olup solunum yolu ile zehirlenmeye neden olabilir).

Sekil 9. Blok kesiciyle kesilip olusturulan farkh boyutlardaki Cerrobend bloklar.

3.1.4. PTW Farmer Iyon Odasi

PTW Farmer iyon odalari su gegirmez yapidadir. Genellikle su fantomunda derin doz,
doz profili ve doz dagilimi Slglimleri igin kullanimlarmin yaninda lineer hizlandirict ve
Kobalt cihazlariyla yapilan radyasyon alan analizleri i¢in de siklikla kullanilir. Kullanildiklari
nominal enerji araliklart fotonlarda 140 kV ile 50 MV, elektronlarda ise 6 MeV ile 50 MeV
araligindadir. Duvar materyali koruyucu akrilik ile ortiili grafittir. Silindirik olarak dizayn
edilen farmer iyon odalart 0,6 cc hacimlidir. Maksimum polarizasyon voltaji + 500 V’tur.

Uretici kitabindaki polarite etkisi < %5 ve sizint1 akimi + 4 x 10™ A’dir. Duvar materyali
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4,55 mm kalinhginda PMMA ve 0,15 mm grafitten meydana gelmektedir. Olgiilebilen, alan
boyutlar1 5x5 cm? - 40x40 cm? arasindadir (Sekil 10) [37].

o)

Sekil 10. PTW Farmer iyon Odasi [37].

3.1.5. PTW Multidos Dozimetre Sistemi

Olgiimlerde PTW marka Multidos Dozimetre kullanildi. Radyoterapi, in-vivo dlgiimleri
ve saglik fizigi evrensel dozimetrisinde kullanilmaya uygundur. Entegre doz (veya yiik) ve
doz hiz1 (veya akim) ayni zamanda Olgiilebilir. Polarizasyon voltaji +/-400 V’ tur. Multidos
dozimetre, olgiilen degerleri Gy, R, Gy/min, R/min, C veya A olarak goriintiileyebilir (Sekil
11) [38].

PEW MULTIDOS

Sekil 11. PTW Multidos Dozimetri Sistemi [38].

3.1.6. PTW RW-3 Kat1 Su Fantomu
RW-3 kat1 su fantomu yiiksek enerjili foton ve elektron dozimetrisinde kullanilan su
esdegeri, beyaz polystyrene’den yapilmis, fiziksel yogunlugu 1.045 g/cms, elektron

yogunlugu 3.43x10% e/cm® olan fantom materyalidir. Elektron yogunlugu, suyun elektron
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yogunlugundan 1,012 kati fazladir. Olgiim araligi fotonlar icin *°Co ile 20 MV; elektronlar
icin ise 5 MeV ile 25 MeV arasindadir. Boyutlar1 40 cm x 40 cm’dir ve 1, 2, 5 ve 10 mm gibi
farkli kalinliklardaki levhalardan olusmaktadir. Farkli kalinlik se¢eneklerinin yaninda, arada
hava boslugu birakmadan paralel-plan ve silindirik iyon odalarinin yerlestirildigi plakalara da
sahiptir (Sekil 12) [39].

Sekil 12. PTW RW-3 Kat1 Su Fantomu [39].

3.1.7. Tedavi Planlama Sistemi
Bu calismada Nucletron Marka Oncentra® MasterPlan version 3.1 SP2 tedavi
planlama sistemi kullanilmistir. Tedavi sistemi elektron hesaplamalarinda “Voxel Monte

Carlo (VMC++)  algoritmasini kullanmaktadir [34].

3.2. Yontem

Tez calismasina bagslamadan 6nce, Siemens marka Primus model lineer hizlandiricinin
(LINAK) kalite kontrol testleri yapildi. Kullanilmakta olan elektron demetlerinde enerji
kalitesi Olciilerek cihazin kabul testleri sirasindaki enerji diizeyinde oldugundan emin olundu.
Radyasyon alanmin diizglinliigiine ve simetrisine bakilarak elektron demetlerinin istenen
tolerans sinirlari i¢inde olmasi saglandi. Bu testlerin ardindan doz verimleri, kat1 su esdegeri
fantomda SSD=100 cm’de her bir enerji seviyesi i¢in uygun referans derinlikte standart
aplikatorler kullanilarak 1 Monitor Unit (MU) = 1 cGy olacak sekilde ayarlandi. Bu

kalibrasyon islemi icin PTW Farmer iyon odast ve PTW Multidos dozimetri sistemi
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kullanildi. Olgiimlerde 15x15 cm® ve daha kiiciik boyutlarda alanlar kullanilacagi igin
oncelikle 15x15 cm?lik standart aplikatore takilabilecek 12x12 cmz, 12x10 sz, 12x8 sz,
12x6 cm? 10x10 cm® R=10 cm ¢aph Cerrobend alasimdan 2 cm kalinliginda bloklar
hazirlandi. Bloklarin yapiminda Huestis Compu-Cutter otomatik blok kesici ve strafor kopiik
kullanildi.

3.2.1. Monte Carlo Simiilasyonu Yontemiyle Doz Hesabi

Oncentra® MasterPlan TPS’de elektron alanlari igin veri girisleri mevcut kare
aplikatorler kullanilarak yapilmaktadir [34]. 12x12 sz, 12x10 sz, 12x8 sz, 12x6 sz,
10x10 cm?, R=10 cm capl alanlar, planlama sistemine yliklenen fantom tizerinden 15 X 15
cm®lik aplikator bloklanarak olusturuldu (Sekil 13). TPS’de standart kare seklindeki su
esdegeri fantomlar kullanilarak alanlarin 12 ve 18 MeV enerji seviyelerinde doz 200 cGy
olacak sekilde VMC++ algoritmasi ile 50.000 ve 100.000 elektron dykii sayisi/cm? igin doz
hesaplamasi yaptirildi. Planlama siirecinde dozun %100 (d=dmax) oldugu kesitteki referans
derinlikler belirlendi (Tablo 1). Bulunan bu derinliklerde doz 200 cGy olacak sekilde
normalizasyon yapildi. Normalizasyon sonucu 200 cGy doza karsilik gelen MU degerleri

okundu. Bu islem 12 ve 18 MeV enerjileri i¢in ve farkli alanlardaki bloklar i¢in tekrarland.

1818

Prajeciion: 100,00 em

13-a. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 em®lik alan.
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1242

Y1

[Prajesien: 0000 em

13-b. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 cm?’lik aplikator bloklanarak olusturulan 12x12 cm?'lik alan.

12¢10

(Prajeciion: 100,00 &m

13-c. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 em?’lik aplikator bloklanarak olusturulan 12x10 cm?'lik alan.



126

Y1

[Prajesien: 0000 em

13-d. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 cm”lik aplikator bloklanarak olusturulan 12x8 cm?'lik alan.

126

(Prajeciion: I00.00 &

13-e. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 cm?’lik aplikator bloklanarak olusturulan 12x6 cm? lik alan.



10¢i0

Y1

Prajeeiier: 10000 &M

13-f. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 cm®lik aplikator bloklanarak olusturulan 10x10 cm?®lik alan.

5

Y1

| 000D e

13-g. Planlama sistemine yiiklenen 15 x 15 cm®lik aplikatér bloklanarak olusturulan R=10 cm'lik alan.

Sekil 13. Planlama sistemine yiiklenen 7 farkh boyuttaki alanlar.



Tablo 1. 12 MeV ve 18 MeV enerjilerinde TPS'de belirlenen referans derinlikler.

Enerji Referans Derinlik (cm)
12 MeV 2,5
18 MeV 2

3.2.2. PTW Farmer Iyon Odasi ile Gercek Doz Ol¢iimii
Olgiimler PTW RW-3 kat1 su fantomunda, 15x15 cm?, 12x12 cm?, 12x10 cm?, 12x8
sz, 12x6 Cm2, 10x10 sz, R=10 cm alanlar i¢in PTW Farmer iyon odasi kullanilarak

yapildi. TPS’de yapilan hesaplamalara gore iyon odast 12 MeV ve 18 MeV igin referans

derinliklerde olacak sekilde set-up kosullar1 olusturularak bu enerjilerde TPS’de okunan MU
degerlerine karsilik gelen doz 6l¢timleri yapildi (Sekil 14). Gergek dozlar IAEA’nin TRS-277

protokoliine gore hesaplandi [40].

Sekil 14. Kat1 su fantomu o6l¢iimleri icin deney diizenegi.

29



3.3. Calisma Plam1 ve Takvimi

Literatiir Taramasi

01/01/2010-01/03/2010

!

Kullanilacak Sistemlerin Hazirlanmasi

02/03/2010-16/04/2010

!

Monte Carlo Hesaplamasinin Yapilmasi
17/04/2010-24/04/2010

!

Isinlamanin Yapilmasi

25/04/2010-02/05/2010

!

Sonuglarin Analizi

03/05/2010-18/05/2010

!

Karsilastirma
19/05/2010-31/05/2010

!

Degerlendirme
01/06/2010-16/06/2010

!

Yazim

17/06/2010-07/12/2010
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3.4. Etik Kurul Onay1

Dokuz Eyliill Universitesi Girisimsel (Invaztv) Olmayan Klinik Arastirmalar
Degerlendirme Komisyonu tarafindan 26.05.2010 tarih ve 2010/02-07 sayili, 29-10C/2010
protokol numarali “Elektron 1sin dozimetrisinde monte carlo simiilasyon yontemi
kullanilarak elde edilen doz dagihmlarimin gercek dozimetri sonuglan ile
karsilastirilmas1” baslikli tez ¢aligmamiza 09/06/2010 tarih ve 40 sayili etik kurul onay1
verilmistir (Bkz. EK-2).
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4. BULGULAR

Bu calismada Oncentra® MasterPlan TPS igerisinde bulunan VMC++ algoritmasi
kullanilmistir. 12 MeV ve 18 MeV elektron enerjileri igin 50.000 ve 100.000 elektron dykii

sayisi/cm?® (Sekil 15) simiile edilerek 15x15 cm®’lik standart aplikatdr ve bu aplikatore gore
hazirlanan farkli alan boyutlarinda koruyucu bloklar i¢in ayr1 ayr1 hesaplamalar yapilmustir.

Bu hesaplamalarda 200 MU’ya karsilik gelen 12 MeV ve 18 MeV elektron enerjileri igin

sirastyla 2,5 cm ve 2 cm’lik referans derinliklerdeki doz degerleri elde edilmistir. Calismanin

ikinci agamasinda tedavi cihazinda ayni referans kosullar olusturularak 15x15 cm? standart

apikator ve bu aplikatére takilan farkli alanli koruyucu bloklar ile gercek doz Olglimleri

yapilarak sonuglar TPS sonuglari ile kargilastirilmistir.

x|
Cakculation speciication | Beam weighting | 04 options |

MNumber of fraction: Radiation types
Number of fractions: 1 Electron

Algorthm
Blasis for density representation % Voxsl Moris Carlo
¥ Inhomogeneity comection

Electron calculstion parameters
Exmral owal ostenasxy Numbser of histories per cm * 50000
Superior extension [cm] 00
Inferior extension [cm): 0.0
Dose presentation matrx geomelry
Piwel spacing [cm) 050 x (050
Number of pixels per shce: 82 x |21
MNurmber of shices I“'U
Shortest shee distance [cm) |I.E|35

e | Carcel

Sekil 15. Elektron oykii sayisimin arttirildigi TPS'deki pencere.

15x15 cm?lik standart aplikatoriin ve farkli boyutlardaki koruyucu bloklarm merkez

eksende olusturulan doz dagilimlar1 Sekil 16 ve Sekil 17 ‘de gosterilmistir. Buradan hareketle

referans derinlikler tespit edilmistir.
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0.51 cm (3 20/40)

051 em@#2

16-a. 12 MeV enerjide 15x15 cm?lik alan.

16-b. 12 MeV enerjide 12x12 cm?lik alan.
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0.51 cm (# 20/40)

0.51 cm (# 20/40)

16-c. 12 MeV enerjide 12x10 cm®lik alan.

16-d. 12 MeV enerjide 12x8 cm®lik alan.
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0.51 cm (# 20040)

0.51 cm (# 20/40)

16-e. 12 MeV enerjide 12x6 cm?’lik alan.

16-f. 12 MeV enerjide 10x10 cm?lik alan.
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0.51 cm (# 20/40)

16-g. 12 MeV enerjide R=10 cm’lik alan.

Sekil 16. TPS'de 12 MeV enerjide referans derinliklerin belirlendigi doz dagilimlari.

0.51 cm (# 20/40)

17-a. 18 MeV enerjide 15x15 cm?lik alan.
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0.51 cm (# 20/40)

0.51 cm {# 20/40)

17-c. 18 MeV enerjide 12x10 cm?’lik alan.
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0.51 cm (# 20/40)

0.51 cm#

17-d. 18 MeV enerjide 12x18 cm®lik alan.

17-e. 18 MeV enerjide 12x6 cm®lik alan.

|'I'|' . 'fl'u 100.00

0.0
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17-f. 18 MeV enerjide 10x10 cm®lik alan.

0.51 cm (# 20/40)

Iu'\- 'rl'. 00 .0C

Q0.0

17-g. 18 MeV enerjide R=10 cm’lik alan.

Sekil 17. TPS'de 18 MeV enerjide referans derinliklerin belirlendigi doz dagilimlar.
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12 MeV elektron enerjisinde TPS’de 50.000 ve 100.000 elektron Sykii sayisi/cm? i¢in
hesaplanan dozlar Tablo 2 ve Tablo 3’de, TPS’de hesaplanan MU degerleriyle referans

derinliklerde PTW RW-3 kati su fantomunda Farmer iyon odasi ile dlgiilen doz 6lgiim
sonuglar1 Tablo 4’de gosterilmektedir. Tablo 5’de ise 18 MeV enerjide 50.000 ve 100.000

elektron Oyki saylsl/cm2 icin, TPS’de hesaplanan ve iyon odas1 ile Ol¢iilen doz degerleri

arasindaki % farklar bulunmaktadir. Iyon odasi ile &lgiilen birim okumaya karsilik gelen

gercek doz degerleri IAEA’nin TRS-277 protokoliine gore (9) formiilii ile hesaplanmustir.

Dy = Gergek doz degeri.

Mg = Dozimetri birim okuma degeri.

C+p =Sicaklik-basing diizeltmesi.

DW = Mo. CTp. Sw, air- Pu. ND

(9)

Sw, air = C0-60 radyasyon kalitesinde havadan suya durdurma giicii orani.

Py = Olgiimler siiresince iyon odast duvarmin su esdegeri olmadigini1 hesaba katan radyasyon

enerjisine gore degisen pertiirbasyon katsayisi.

Np = Iyon odasinin havada absorblanan doz kalibrasyon katsayisi.

Tablo 2. 12 MeV enerjide 50.000 elektron dykii sayisi/em?i¢in, TPS’de hesaplanan doz deZerleri.

Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy)
Enerji Alan (cm?)
MU Derinlik (cm) 50.000 Elektron Oykii Sayisi/cm?

15x15 200 2,5 196

12x12 200 2,5 198

12x10 200 2,5 198

12 MeV 12x8 200 2,5 198
12x6 200 2,5 196

10x10 200 2,5 195

R=10 cm 200 2,5 196
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Tablo 3. 12 MeV enerjide 100.000 elektron dykii sayisi/cm? icin, TPS’de hesaplanan doz degerleri.

Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy)
Enerji Alan (cm?)
MU Derinlik (cm) 100.000 Elektron Oyki Sayisi/cm?
15x15 200 2,5 198
12x12 200 2,5 197
12x10 200 2,5 198
12 MeV 12x8 200 2,5 199
12x6 200 2,5 195
10x10 200 2,5 197
R=10 cm 200 2,5 196
Tablo 4. 12 MeV enerjide iyon odasi ile dl¢iilen doz degerleri.
Referans iyon Odast ile Olgiilen Gergek Doz
Enerji Alan (cm?) (cGy)
MU Derinlik (cm)
15x15 200 2,5 197,74
12x12 200 2,5 198,65
12x10 200 2,5 199,05
12 MeV 12x8 200 2,5 199,25
12x6 200 2,5 196,63
10x10 200 2,5 199,6
R=10 cm 200 2,5 199,58
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Tablo 5. 12 MeV enerjide 50.000 ve 100.000 elektron dykii sayisi/em? icin, TPS’de hesaplanan ve iyon odast ile 6lgiilen
doz degerleri arasindaki % fark.

12 MeV Eneriji Fark (%)

Alan (cm?) 50.000 Elektron Oykii Sayisi/cm? 100.000 Elektron Oyki Sayisi/cm?
15x15 -0,88 0,13
12x12 -0,33 -0,83
12x10 -0,53 -0,53
12x8 -0,63 -0,13
12x6 -0,32 -0,83
10x10 -2,30 -1,30
R=10cm -1,79 -1,79

Tablo 5 incelendiginde, TPS’de hesaplanan doz degerleri ile iyon odast Slgiim
sonuclar1 arasinda en yiiksek ylizde fark -%2,30, en diisiik yiizde fark %0,13’d{ir.
50.000 ve 100.000 elektron dykii sayisi/cm? icin aralarindaki % farklar, (10) formiilii

ile elde edilmistir.
% Fark = [(Dhesap/D06l¢)-1]x100 (10)

18 MeV elektron enerjisinde TPS’de 50.000 ve 100.000 elektron ykii sayisi/cm? igin
hesaplanan dozlar Tablo 6 ve Tablo 7°de, TPS’de hesaplanan MU degerleriyle referans
derinliklerde PTW RW-3 kati su fantomunda Farmer iyon odasi ile Olgiilen doz 6l¢iim
sonuglar1 Tablo 8’de gosterilmektedir. Tablo 9’da ise 18 MeV enerjide 50.000 ve 100.000
elektron oykii sa.y1s1/cm2 icin, TPS’de hesaplanan ve iyon odasi ile oOlciilen doz degerleri

arasindaki % farklar bulunmaktadir.

42




Tablo 6. 18 MeV enerjide 50.000 elektron dykii sayisi/em?®icin, TPS’de hesaplanan doz degerleri.

Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy)
Enerji Alan (cm?)
MU Derinlik (cm) 50.000 Elektron Oyki Sayisi/cm?

15x15 200 2 195

12x12 200 2 194

12x10 200 2 194

18 MeV 12x8 200 2 195
12x6 200 2 194

10x10 200 2 195

R=10 cm 200 2 196

Tablo 7. 18 MeV enerjide 100.000 elektron 6ykii sayisi/cm? icin, TPS’de hesaplanan doz degerleri.

Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy)
Enerji Alan (cm?)
MU Derinlik (cm) 100.000 Elektron Oyki Sayisi/cm?

15x15 200 2 195

12x12 200 2 194

12x10 200 2 195

18 MeV 12x8 200 2 195
12x6 200 2 195

10x10 200 2 194

R=10 cm 200 2 197
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Tablo 8. 18 MeV enerjide iyon odasi ile dl¢iilen doz degerleri.

Referans iyon Odast ile Olgiilen Gergek Doz
Eneriji Alan (cm?) (cGy)
MU Derinlik (cm)

15x15 200 2 193,86

12x12 200 2 194,63

12x10 200 2 194,84

18 MeV 12x8 200 2 195,13
12x6 200 2 192,39

10x10 200 2 195,22

R=10 cm 200 2 195,13

Tablo 9. 18 MeV enerjide 50.000 ve 100.000 elektron dykii sayisi/em? igin, TPS’de hesaplanan ve iyon odasi ile dl¢iilen
doz degerleri arasindaki % fark.

18 MeV Eneriji Fark (%)

Alan (cm?) 50.000 Elektron Oykii Sayisi/cm? 100.000 Elektron Oyki Sayisi/cm?
15x15 0,59 0,59
12x12 -0,32 -0,32
12x10 -0,43 0,08
12x8 -0,07 -0,07
12x6 0,84 1,36
10x10 -0,11 -0,62
R=10 cm 0,45 0,96
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Tablo 9 incelendiginde, TPS’de hesaplanan doz degerleri ile iyon odasi olgiim
sonuglar1 arasinda en yiiksek yiizde fark %21,36, en disiik yiizde fark -%0,07 olarak
bulunmustur. Bulunan % fark degerleri tablolardan da goriildiigi gibi elektron enerjilerine ve

elektron Oykii sayisina bagli olarak degisim gostermektedir.
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5. TARTISMA

Cilt timorlerinin ve ylizeysel lezyonlarin tedavisinde uzun yillar kullanilmis olan
diisiik enerjili x-1ginlarinin yerini giinimiizde elektron 1ginlart almistir. Tipik olarak, elektron
isinlarmin merkezi eksen derin doz egrisi, yiiksek yilizey dozu olusturur ve doz daha sonra
belirli bir derinlikte (dmax) maksimum noktaya ulasir. dmax noktasindan sonra doz hizla diiser
ve diisiik doz seviyelerinde Bremsstrahlung kuyrugu olarak bilinen bir diizliik meydana gelir.
Elektronlarin bu 6zellikleri, klinikte yiizeysel tiimorlerin tedavisinde x-1s1n1 uygulamalarina
gore belirgin bir avantaj sunar [8].

Klinik uygulamalarda elektronlar standart aplikatorlerle birlikte kullanilmaktadir.
Bunlar genellikle kare ya da silindir seklinde bulunmaktadir. Ancak bazi klinik
uygulamalarda dikdortgen ya da diizensiz alanlar da elektronlarla i1sinlanmaktadir. Bu
durumda uygun standart kare aplikatore oOnceden hazirlanmis kursun koruma bloklari
takilarak 1sinlama yapilmaktadir. Aplikator i¢ine konan koruma bloklart yerlestirildigi alani
diizensiz hale getirmekte ve radyasyonun madde igerisindeki transferini etkileyerek doz
degerlerinde farkliliklara neden olmaktadir. Bu farkliliklar ya LINAK da dogrudan iyon odasi
ile 6lgiim yaparak ya da TPS’de hesaplamalarla belirlenebilmektedir. Iyon odasi ile &lgiim
glivenlidir ancak giinlik uygulamalarda pratik degildir. Hesap yonteminde ise MCS gibi
yontemlerin TPS’de kullanimi ile diizensiz alanlarda daha pratik ve giivenilir sonuglar
alinabilmektedir. MCS yontemi, dozimetrik veri ve doz dagilimlar ile ortaya gikabilecek
stipheleri dogrulamak igin kullanilabilecek alternatif bir aragtir [41].

Son zamanlarda hastaya 6zgii MC tabanli tedavi planlama sistemleri ticari olarak elde
edilebilir hale gelmisse de bunlarin radyoterapi departmanlarinda rutin sekilde kullanilmalari
hala bircok faktore baglidir. Bu faktorler radyasyon kaynaklarmin yeterli bir sekilde
modellenmesi, doku inhomojenitesi gibi ¢esitli deneysel problemlerin ¢dziimii, bircok dnemli
klinik soruya yanit verebilme, doz hesaplama algoritmalarinin giincellestirilmesi ve
hesaplama donaniminin gelistirilmesi olarak siralanabilir. Yakin gelecekte biyolojik
modellerin tiimor dokusu ve normal doku komplikasyonu i¢cin MC tabanli doz hesaplama
uygulamalarina uyarlanmasmin radyoterapi planlamasina standart yaklasimi olusturmasi
beklenmektedir [8].

Radyasyonun madde ile etkilesiminin en dogru sekilde arastirilmasina yarayan
MCS’nun ileride daha da onem kazanmasi beklenmektedir. Hesaplama siiresinin ¢ok uzun

olmasi1 eskiden bir dezavantajdi. Bilgisayarlar ve yazilim kodlarindaki gelismeler sayesinde
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giinlimiizde klinik olarak kullanilmaya elverigli hale gelmistir. Bilgisayarlarin islem giicii
arttik¢a, 3D tedavi planlama sistemlerine MCS algoritmalarini uygulamak miimkiin olmustur
[41].

MC yontemi, genel olarak cesitli istatistik teknikler kullanarak bir olay1 veya deneyi
sayisal olarak modeller. Bu calismada MC yontemi olan VMC++ algoritmasi radyasyon
taginimi i¢in kullanilmistir. VMC++ algoritmast diger MC kodlarina gore daha hizli ve islem
stiresi daha kisadir[34]. Bu algoritmanin kliniklere ulagmasiyla radyoterapi doz hesaplarinin
dogrulugunun tartisilmasi geride kalmistir [33]. VMC++ algoritmasi doz hesaplamalarini 1-15
dk arasinda yaptigi i¢in rutin kullanima uygundur [42].

Yapilan ¢aligmada, DEU Tip Fakiiltesi Radyasyon Onkolojisi AD’da kullanilmakta
olan VMC++ algoritmasi ile hesaplama yapan Oncentra® MasterPlan TPS’de doz hesabi ve
LINAK’ta Farmer iyon odasi ile doz &l¢iimii yapilmustir. 12 MeV elektron enerjisinde
TPS’de hesaplanan ve o6l¢iilen dozlar arasindaki % farklar en yiiksek -%2,30, en diisiik
%0,13°diir. 50.000 elektron Oykii sayisi ile yapilan simiilasyondaki % farklar, genellikle
100.000 ile yapilandan daha yiiksektir. 100.000 elektron dykii sayisi igin yapilan sayimda cm?
basina diisiin elektron sayisi arttig1 i¢in Ol¢iimler daha gergege yakin bulunmustur. 18 MeV
elektron enerjisinde hesaplanan ve Olciilen dozlar arasindaki % farklar en yiiksek %1,36, en
diisiik -%00,07’dir. Bu enerjide de elektron oykii sayist arttiginda % farklar azalmigtir. Scherf
ve ark. tarafindan yapilan ¢alismada 10.000 ve 20.000 elektron 6ykii sayisi i¢in 6lgiilen ve
hesaplanan doz dagilimlar1 arasinda + %2’lik bir fark bulunmustur ve elektron 6ykii sayisi
arttirildikga gercege yakin sonuglar alindigi gézlemlenmistir [42].

MC madde i¢inde ¢ok sayida parcacigin etkilesimini simiile eden bir yazilim oldugu
icin en dogru doz hesaplama algoritmasi olarak bilinmektedir. Bir MC algoritmasi ne kadar
cok calistirilirsa, dogru sonuca varma ihtimali de o kadar yiikselir. Ayrica diiretilen
sonuglardan en sik goriileni se¢mek, dogruya o kadar yaklastirir [17]. Buldugumuz degerlere
baktigimizda simiile edilen elektron Oykii sayisinin arttirilmasi ile % farkin azaldigi
goriilmektedir.

Hesaplanan bu degerler literatiirde benzer c¢alismalarla elde edilen verilerle
kiyaslanmistir. Elde edilen sonuglar, literatiirle uyumlu ve +%3 klinik kabul smirlar
icerisindedir. Sonuglara bakildiginda biiyiik farkliliklarin daha ¢ok kiiciik alanlarda oldugu
goriilmektedir. Kiig¢iik alan dozimetrisinde kullanilan iyon odalarimin 6nemli oldugu
literatiirde vurgulanmistir [15]. Ozellikle elektron dozimetrisinde elektronlarin akisini
bozmayan paralel diizlem iyon odalarinin kullanilmasi 6nerilmektedir. Paralel diizlem iyon

odalari, diger iyon odalarina kiyasla bu ihtiyact en iyi karsilayabilecek bir iyon odasi
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cesididir. Paralel diizlem iyon odasi 0,02 cc hacmine sahiptir. Bu kiigiik ve hassas hacmi
kiigiik alanlarin yiiksek rezoliisyonla Ol¢iilmesine imkan saglar [13]. Paralel diizlem iyon
odalarinda elektron giris yonlerinde hava hacminin azaltilmasi ve iyon odasinin goévde
yapisinda doku esdegeri materyal kullanilmasindan dolay1 elektronlarin akisi az etkilenir ve
ol¢tim sonuglar1 dogruya yakin hesaplanir. Calismamiz da PTW Farmer silindirik iyon odasi
kullanilmistir.  Bu  farklarin  silindirik iyon odast kullanimindan  kaynaklandig:

diistiniilmektedir.
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6. SONUC VE ONERILER

Sonug olarak, klinik uygulamalarda Oncentra® MasterPlan’daki elektronlarda MCS
yontemi ile diizensiz alanlarda yapilan doz hesaplamalar1 gergek Gl¢iimlerle uyumlu oldugu
goriilmiistiir. Klinik uygulamalarda bu yontemle, her hasta igin elektron 1sinlamalarinda
gercek dozimetri yapmadan, TPS sonuclart ile degerlendirme yapabilme imkéan1 saglanmustir.
Bu da zaman kazanci ve daha iyi dozimetrik sonu¢ saglamaktadir. Ancak simiilasyonun
gercek Ol¢limlerle uyumlu oldugundan emin olmak i¢in TPS’in diizenli araliklarla kalite
kontrollerinin yapilmasi gerekmektedir.

fleri calismalarda ozellikle kiigiik alanlarda paralel diizlem iyon odalarmin
kullanilmas1 ve hesaplamalarda simiilasyonu yapilan pargaciklarin sayisinin arttirtlmasi ile
daha iyi sonuglar alinabilir. Bilgisayarlarin hesaplama giigleri arttik¢a, siireyi klinik
uygulamalara uygun olarak kisaltarak doz dagilimini elde eden ¢esitli algoritmalarin yerlerini

MC tekniklerine birakmalar1 beklenmektedir.
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