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Carlo simiilasyonlarinda beklenen araligin icindedir. Referans protokollere
uygundur. Iki egri de 0.3 cm’ye normalize edilmistir. Carl Zeiss Meditec AG
tarafindan prob i¢in verilen referans derinlik 0.3 cm’dir. .....ccoovviiiiiiiiiiiieicn 92
Sekil 6.15: 5 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNPS simiilasyonu kodu ile yapilan
modelleme sonucu elde edilen derin doz hizi egrisinin, Carl Zeiss Meditec AG
tarafindan verilen iyon odas1 (Sistem Datasi) lgiimii ile karsilastiriimasi. iki egri
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1. OZET

INTRA-OPERATIF RADYOTERAPI (IORT) SISTEMININ DOZIMETRIK
KARAKTERISTIGININ MONTE CARLO SIMULASYON (MC) YONTEMI
ILE ARASTIRILMASI

Intraoperatif radyoterapi (IORT), elektron ya da foton isinlar1 kullanilarak cerrahi
prosediir sirasinda tiimor yatagina dogrudan radyasyon dozu verilmesi islemidir.
Monte Carlo benzetim yontemi, deterministik hesaplamalarin aksine, stokastik bir
¢Oziim sunan ve rastgele iiretilen sayilar sayesinde ger¢ege en uygun sonuglar
verebilen bir hesaplama yontemidir. Radyasyonun dogasi ile uyusan bu yontem, doz
hesaplamalarinda Diinya genelinde altin standart olarak kabul edilmektedir. Bu
calismanin amact IORT’nin dozimetrik performansini arastirmak, gilivenirligini
dogrulamak ve klinik uygulamalardaki avantajlarin1 ve dezavantajlarini arastirmaktir.
Bu calismada Carl Zeiss Meditec AG’den edinilen veriler ve cihaz kilavuzlari
kullanilarak MCNPS5 (Monte Carlo N-Particle Ver.5) simiilasyon kodu ile Intrabeam
cthazinin probunun ve farkli yaricaplardaki kiiresel aplikatorlerin modellemesi
yapilmistir. Monte Carlo simiilasyonu ile elde edilen sonuglar, Carl Zeiss Meditec
AG tarafindan gonderilen iyon odasit ile Olglilmils sistem verileriyle
karsilagtirnnlmigtir. Buna gore, simiilasyon ve Olgiimler arasindaki fark PDDyrope,
PDDscmapp, PDDacmapp Ve PDDscmapp icin sirastyla <%4, <%3.2, <%2.1 ve <%1.05
seklindedir. Monte Carlo simiilasyon sonuglari ile sisteme girilmis dozimetrik datalar
karsilastirildiginda maksimum farkin %5’in altinda oldugu goriilmiis ve literatiir ile

uyum sagladigi saptanmustir.

Anahtar Kelimeler: MCNP, Monte Carlo, Intrabeam, IORT, Intraoperatif



2. ABSTRACT

INVESTIGATION OF THE DOSIMETRIC CHARACTERISTICS OF
INTRA-OPERATIVE RADIATHERAPY (IORT) SYSTEM WITH MONTE
CARLO SIMULATION (MC) METHOD

Intraoperative Radiotherapy (IORT) is the process of directly irradiating the tumor
bed during surgery using electron or photon beams. The Monte Carlo simulation
method is a computational method, unlike deterministic calculations, provides a
stochastic solution and gives the most accurate results using randomly generated
numbers. This method, compatible with the nature of the radiation, is accepted as the
gold standard in the world at dose calculations. The aim of this study is to investigate
the dosimetric performance and reliability of IORT, to analyze its advantages and
disadvantages in clinical practice. In this study, probes of the Intrabeam device and
spherical applicators of different radii were modelled with MCNP5 (Monte Carlo N-
Particle Ver.5) simulation code using the data and device manuals obtained from
Carl Zeiss Meditec AG. Monte Carlo simulation results were compared with ion
chamber measurements. Accordingly, the difference between Monte Carlo
simulation results and measurements are less than 4%, 3.2%, 2.1% and 1.05% for
PDDprobe, PDDscmapp, PDDacmapp and PDDscmapp, respectively. Monte Carlo
simulation results uncertainty was less than 5%. The results of this study are

compatible with literature.

Key Words: MCNP, Monte Carlo, Intrabeam, IORT, Intraoperative



3. GIRIS VE AMAC

Intra-Operatif radyoterapi (IORT) cerrahi prosediir sirasinda timor yatagina
direkt olarak elektron ya da foton isinlar1 kullanilarak radyasyon dozu verilmesi
islemidir (1). Tek seferde yapilabilen IORT tedavisinde tiimor yatagma yiiksek
radyasyon dozu verilirken normal dokular da korunabilmektedir. Cilt dozunun
eksternal radyoterapiye (External Beam Radiation Therapy; EBRT) gore diisiik
olmasi IORT’yi eksternal radyoterapiye alternatif bir teknik yapmaktadir (1).

IORT, genellikle olas1 sub-klinik hastalik bolgelerinin ya da cerrahi
eksizyondan sonra hastaligin mikroskobik uzantilarinin bulunabilecegi bdlgenin
cerrahi operasyon sirasinda iginlanmasi islemidir. IORT uygulamasi genellikle tek
fraksiyonda yapilmaktadir. Tedavi cihazi kafasimna takilan aparat veya konuslar

yardimiyla huzme hedef alana yonlendirilmektedir (2).

Giiniimiizde kullanilmakta olan 3 adet elektron ve 2 adet x-1511 iireten IORT
cihazi vardir. Elektron iireten IORT cihazlar1 3-12 MeV araliginda elektron enerjileri
uretebilmektedir. Recete edilen dozu kisa siirede verebilmesi i¢in bu cihazlar yiiksek
doz hizlarina (maksimum 20Gy/dak) ¢ikabilmektedir (3)(4). Foton iireten IORT
cihazlari ise 40-50 kV’luk X-151n1 tiretebilmektedir (5).

Mobil IORT cihazlari, 6zel bir zirhlama gereksinimine ihtiya¢ duyulmadan
ameliyathane odalarinda kullanilabilecek sekilde tasarlanmiglardir. Radyasyon
sizintis1 ¢ogu kez foton sizintisi, sagilim ve elektron demetlerinden Otiirii ortaya
¢ikan x-151n1 kontaminasyonlarindan kaynaklanmaktadir. Ameliyathanede ortaya
c¢ikan elektron sagilimi kisitli bir menzile sahiptir ve cogu standart duvar kalinligina

ameliyathanede ortaya ¢ikan bu elektron sa¢ilimini durdurmak igin yeterlidir (6).

Monte Carlo metodu doz hesaplamada Diinya genelinde altin standart olarak

kabul edilmektedir. Monte Carlo simiilasyonu nicel analiz yapabilmek ve karar



alabilmek icin bilgisayarda uygulanan bir matematik tekniktir. Teknik; finans, saglik,
mihendislik, enerji, AR-GE projelerinde ve bir¢ok alanda kullanilmaktadir. Monte
Carlo simiilasyonu bize tercih ettigimiz kararlara gére miimkiin olan biitiin ¢iktilari

(en iyi ve en kotii senaryolari igerecek sekilde), olasiliklariyla beraber gosterir (7).

Bu ¢alismada IORT nin dozimetrik performansini, giivenilirligini ve klinik
uygulamalardaki avantajlar1 ve dezavantajlar arastirllmistir. Calismada IORT cihazi
Monte Carlo N-Particle Transport Code v5 (MCNP5) simiilasyon kodu kullanilarak
modellemesi yapilmistir. Modellemeden elde edilen veriler ile cihazin sistem
datalarindan alinan sonuglar karsilastirilarak modellemenin dogrulugu test edilmistir.
IORT Kkiiresel aplikatorlerinin de fiziksel parametrelere bagl kalinarak modellemesi
yapilmistir. Tiim modellemeler dogrulandiktan sonra su fantomu ve iyon odasi
kullanilarak doz dlgtimleri alinmistir. Alinan doz 6l¢iimleri MCNP5’den elde edilen
sonuglar ile karistirilarak IORT’nin dozimetrik karakteristigi, performansi,

giivenirliligi ve klinik potansiyeli aragtirilmistir.



4. GENEL BIiLGILER

4.1. Intraoperatif Radyoterapi

Intraoperatif Radyoterapi, ameliyathane odasinda cerrahi prosediir sirasinda
tiimor yatagina direkt olarak elektron ya da foton isinlari kullanilarak tek seferde
radyasyon dozu verilmesi islemidir (1). Cerrahi islemler sirasinda normal doku
korumasi1 yapilarak, c¢ikartilan timoriin  yatagma yiiksek radyasyon dozu
verilebilmektedir.

IORT uygulamasinda ana sorumlu radyasyon onkologudur. Ancak islem;
radyasyon onkologunun yaninda cerrahi, medikal fizik¢iyi, anestezi uzmanini,
radyoterapi teknikerini, patoloji uzmanini ve ameliyathane hemsiresini igeren bir

ekip caligmasini gerektirir (8)

4.2. Tarihsel Gelisimi

IORT teknigi bir asirdir kanser tedavisinde kullanilmaktadir. IORT benzeri
ilk uygulama 1905 y1li Mart ayinda Barcelona’da raporlanmis olan anekdotta detayli
bir sekilde anlatilmistir. Comas ve Prio, 1905 yili Subat ayinda 33 yasinda total
histeroktomi tanisi konan bir hastaya fraksiyone 1s1in tedavisi uygulamislardir. Hasta
10 y1l sonra kontrol i¢in geldiginde herhangi bir hastalik bulgusuyla karsilasilmadigi
ve tedavinin basarili oldugu raporlanmistir (9). 1909 yilinda Heidelberg
Universitesinde 6grenim gdrmiis olan Carl Beck yedi mide ve bir kolon hastasina
IORT uygulamis fakat diisiik doz hizi ve 1sin enerjilerinden dolayr basarili
olamamistir (10). 1930-1950 yillarinda yiiksek enerjili ortavoltaj initelerinin
kullanilmasiyla IORT ile ilgili birgok calisma yayinlanmistir. 1959 yilinda, 90kV ve
150kV X-isinlarin1 kullanan Barth bas-boyun, torakal ve abdominal bolgelerdeki

tiimorlerin icinde bulundugu genis bir seri yayinlamistir (11).



1960’11 yillarda Kyoto Universitesinde calismakta olan Abe ve arkadaslarinin
calismalart modern IORT uygulamalarinin baslangicidir (12). Bu ¢aligmalarda amag,
abdominal tiimorlerde cerrahi operasyon sonrasi ameliyathane odasinda tek seferde
25-30 Gy vermek ve eksternal radyoterapiyle tedaviyi birlestirmektir. 1965’den
sonra betatronlarin kurulmasiyla birlikte intraoperatif elektron 1sinlamasi (IOERT)
ile tedavilere devam edilmistir. 1980°li yillarda bu tedavi yontemi Japonya’da
bulunan 27 hastanede kullanilmaya baslanmistir. Abe ve Takahashi 727 hastali
Japonya tecriibelerini birlestirerek genis bir rapor yaymlamiglardir (13). 1980°li
yillarda bir baska gelisme ise yiiksek doz hizli (HDR) brakiterapi cihazlarinin IORT
uygulamalarinda kullanilmasi olmustur. Bu uygulamada IOERT cihazlarmin mobil
olmamasindan kaynaklanan dezavantajlardan kurtulmak ve radyoaktif kaynagin
dozimetrik avantajlarindan yararlanmak hedeflenmistir (14). Teknolojideki
gelismeler ile birlikte IOERT cihazlarimin daha kullanighh bir hale gelmesi
amaglanmistir. Bu amag¢ dogrultusunda IOERT cihazlarinin mobil kompakt bir
sistem haline getirilmesi, kullanim kolayligi ve ekonomik ag¢idan uygunlugu
saglanmistir. Bu sekilde gelistirilmis olan IOERT cihazlar1 birgok klinigin
kullanimina sunulmustur. Son yillarda bu trendle birlikte malign bircok hastaligin

tedavisinde IORT etkin bir tedavi yontemi olarak kullanilmaktadir.

4.3. TORT’un Gerekcesi

IORT, kanserin multidisipliner tedavi yaklasimina entegre edilmis bir
sistemdir. Bu uygulamanin gerekgesi, ii¢ temel prensibe dayanmaktadir:
o Cerrahi operasyon sirasinda goriilemeyen mikroskobik tiimor odaklarini
ortadan kaldirarak tedavi basarisini artirmak;
o Tek fraksiyonda yiiksek dozlara ¢ikilarak, radyobiyolojik etkiyi en yiiksek
seviyede tutmak;
o Cerrahi ve radyoterapinin kombine edilerek erken 1sinlama yapilabilmesi ile

toplam tedavi siiresini kisaltmak.

Hiicresel radyoduyarliliklarin esit oldugu varsayilarak ayni doz degeri igin,

tiimor kontrol olasiliginin malign hiicre sayis1 arttikca azaldigi sdylenebilir. Bu



sebeple, timoér hacmindeki biiyiikliige gore ayni tiimoér kontrol oranmi elde
edebilmek i¢in gerekli doz da yiikseltilmelidir. Ayrica, cerrahi rezeksiyon ile
radyoterapi arasindaki zaman araligi, timor yataginda mevcut olan neoplastik
hiicrelerin repopiilasyonuna sebep olabilir. Bu acgidan bakildiginda da IORT,
geleneksel EBRT ye kiyasla 6nemli bir teorik avantaja sahiptir (15).

Doz-cevap iliskisi  ¢esitli matematiksel ~modellere gore analiz
edilebilmektedir. Lineer kuadratik model en yaygin kullanilan modeldir. Ancak bu
model, fraksiyon dozu 6-8 Gy’in altinda iken deneysel sonuglar ile uyusmaktadir.
IORT’de tek bir fraksiyonda yiiksek doz uygulanmasi ile hiicre sagkalim orani
konvansiyonel fraksiyone radyoterapiye gore daha diisik dozlar ile
saglanabilmektedir. Meme glandiiler dokusundaki tiimor hiicrelerinin Alfa / Beta
(a/p) oraninin 10’a esit oldugu varsayildiginda, tek bir fraksiyonda 12 Gy’lik boost
dozu ya da 21 Gy’lik tedavi, fraksiyone olarak 25 Gy’lik boost ya da 60 Gy’lik
tedavi ile aym lokal kontrol oranini verebilmektedir. Bu tedavinin potansiyel
dezavantaj1 ise, fibrozis gibi ge¢ etki riskinin artmasidir. IORT nin radyobiyolojik
avantaji ise tedavi boyunca tlimor hiicrelerinin repopiilasyonunun 6nlenmesidir.
Dahasi, cerrahi miidahale altindaki dokular aerobik metabolizma ile zengin bir
vaskiilarizasyona (oksijen etkisi) sahiptir. Bu da radyasyonun etkinligini

artirmaktadir (16).

IORT, lokal kontrol bakimindan, terdpatik orani artirict bir yontem oldugu
cesitli galismalarda bildirilmistir (12)(17). Bir¢ok arastirmaci ise IORT uygulamasini
fraksiyone EBRT uygulamasi ile kombine bir sekilde kullanilmasi gerektigini
savunmaktadir (18). Bu sekilde, marjinal rekiirrens riskini azaltarak lokal kontrolii

artirdig1, normal doku geg etki ihtimalini azalttig1 gibi birkac temele dayanmaktadir.

IORT-EBRT kombinasyonunun terdpatik orani artirict potansiyeli birkag
faktor ile agiklanabilir;
. Isinlanacak boost alani i¢in direkt tiimor alanini gérerek 1s1nlama
. Gerekli sabitleme ve zirhlamalar yapildiktan sonra, normal doku korumasi

icin ayrica bir ¢abaya ihtiya¢ duyulmamasi,



. Toplam etkin dozun artirilmasi.

4.4. Intraoperatif Radyoterapi Cihazlar

4.4.1. Mobetron (IntraOp Medical Corporation USA)

Mobetron tedavi modiilii motorlu bir portal iizerine monte edilmis hafif bir
hizlandiricidan olugmaktadir. Portal, degistirilmis bir palet krikosu ile hareket
ettirilebilen, tasima platformuna sabitlenmis bir standa tutturulmustur. Modiilator ve

operatdr kontrol konsolu sistemi tamamlamaktadir (Sekil 4.1).

Sekil 4.1: Mobetron tedavi konfigiirasyonu, modiilator ve kontrol konsolu

Mobetron’un tedavi konfigiirasyonunun yaninda bir de depolama ya da
nakliye i¢in kompakt bir konfiglirasyonu da mevcuttur. Bu konfigiirasyonlarda
Mobetron’un boyutlari tablo 4.1’da gosterilmistir. Hizlandiricr sistemi, geleneksel S

bandi hizlandiricilarina kiyasla belirgin bir agirlik azalmasi sagladigi tescillenmis



sabit dalga X-band teknolojisi igermektedir. Hizlandirici kafasinda 2 adet aym
dogrultuda hizlandiric1 kilavuzu, magnetron, puls doniistiiriicli, 4 portlu sirkiilator,
sogutma sistemi ve diger radyo-frekans (RF) devre pargalar1 bulunmaktadir.
Magnetronda iiretilen gii¢ iki hizlandiric1 kilavuz arasinda paylastirilmustir. Ikinci
hizlandirict kilavuzu tarafindan RF dalgalarimin giic ve faz1 ayarlanarak, siki enerji
kontrolii ile birden fazla elektron enerjisi elde edilebilmektedir. Mobetron sisteminin
tasarimi ile dar bir enerji spektrumu iiretilirken, diisiik bir radyasyon sizintisi

olusmaktadir (19).

Tablo 4.1: Mobetron'un teknik dzellikleri

Component Height Width Length Weight
Treatment module 75.6" 43" 87.7" ~ 2,500 Ib
in transport mode (193 cm) (109 cm) (225 cm) (1,140 kg)
Treatment module 117.8" 43" 104.5" ~ 2,500 Ib
in treatment mode (300 cm) (109 ¢m) (266 cm) (1,140 kg)
Modulator 72" 30" 36" ~300 Ib
(183 cm) (77 cm) (92 cm) (136 kg)
Control console 39" 23" 19" ~30 1b

(99 cm) (58 cm) (48 cm) (14 kg)

Operator kontrol sistemi; dozimetri okuma parametreleri, hizlandirict
kontrolleri, cihaz sabitleme ve perikroskopik goriintiileme sisteminin takip
edilebildigi bir TV icermektedir. Kontrol sistemi, kullanicinin tercihine gore
ameliyathane igerisine ya da digina yerlestirilebilir. Tablo 4.2°de Mobetron’un temel

ve teknik ozellikleri listelenmistir (20) .



Tablo 4.2: Mobetron cihazinin temel ozellikleri

Feature Description
Electron energies 4, 6. 9 and 12 MeV (nominal depth of 90% dose
of 1, 2, 3 and 4 cm)
Dose rate 10 and 2.5 Gy/min
Field size 3 cm through 10 cm diameter (15 applicators provided)
Surface dose > 90%
Nominal SSD 50 cm
Height of rotation/tilt 99 cm, nominal

axes above floor

Gantry rotation, gantry: +45% and tilt: + 30°

tilt rotation

Horizontal plane motion +5 cm

Docking motion 30 cm travel

Speeds of motion linear: 0—-2 mm/'s, rotational: 0-1%/s

Tumor viewing system TV periscope viewing

Ambient radiation background < 20 pSwv at 3 m from patient for a delivered dose

of 20 Gy to the patient

Mobetron kendinden korumali oldugundan, operatdr konsolu genelde
ameliyat odasinin disinda bulunabilir veya odanin biiyiikliigiine ve tedavi i¢in
gereken 1sin enerjisine bagli olarak ameliyathanede de olabilir. 10 Gy/dak’lik doz
hiziyla tedavi stireleri genellikle 2 dakikadan azdir. Konsol operatorii, sistemi
calistirmak i¢in gerekli olan basit adimlarla yonlendirilen bir CRT ekrana sahiptir.
Operator enerji, doz ve doz hizin1 seger ve tedavi sliresi otomatik olarak hesaplanir.
Istenirse hasta kimlik numaralar1 atanabilir ve tiim hasta muayene kaydi, opsiyonel
olarak saglanan bir yazici kullanilarak kayit altina alinabilir. IORT ekibi herhangi bir
zamanda gegcici olarak tedaviyi kesebilir ve tedavi alanini konsolda bulunan bir TV
monitdriinde gorebilir. Hizlandirict sistemi uygun IEC giivenlik yonetmeliklerine

uyacak sekilde tasarlanmistir (21).

4.4.2. Novac7 (Sordina IORT Technologies S.p.A (LT) Italy)

Novac7 adli ilk model, dort nominal elektron enerji seviyesine (3, 5, 7, 9

MeV) sahip 6zel bir hizlandiricidir. 9 MeV’de Rsy degeri 31 mm’dir. Bu deger, su

10



esdegeri fantom ylizeyindeki elektronlarin ortalama enerjisi (yaklasik 7,2 MeV) ile
iligkilidir.

Novac7’nin en 6nemli dozimetrik karakteristigi puls basina ¢ok yiiksek doz
verebilmesidir. 2,5-12 c¢Gy/puls arasinda degisen bu degerler konvansiyonel
hizlandiricilar tarafindan {iretilen puls basina dozlara oranla yaklasik olarak 100 kat

daha fazladir.

Novac7, mobil ve sabit bir iiniteye sahiptir. Mobil {inite, hizlandirici ve
modiilator sistemlerini destekleyen, motorlu bir tabanin iizerinde yer alan stand
yapisidir. Stand yapist dort rotasyonlu eklem yapisina sahip bir kol bi¢cimindedir. Bu

yapisal sekil, insan kollarina benzer sekilde hareket edebilmesini saglamaktadir.

Taban yapisi, bas yonlendirmesini degistirmeden tiim yapinin hareket etmesine izin

verir (18) (Sekil 4.2).

Sekil 4.2: Novac7 Intraoperatif Cihazi

Isin kolimasyonu, iki ayrilmis par¢adan olusan poli-metil-metakrilat
aplikatdrler vasitasiyla gerceklestirilir. Ust kisim hizlandirict kafasina sabitlenirken,
alt kisim hastayla temas halindedir. Bu bdliimler doz verilmeden dnce hizalanir ve

birbirlerine sik1 bir bigimde sabitlenir. Aplikator seti 5 mm kalinliginda 4 ile 10 cm
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cap araliginda ve 0 ile 45 ° lik yiiz acilarina sahip silindirik tiiplerden olusmaktadir.
Aplikator uzunluklari capa gore degismektedir. 8 cm’ye kadar olanlar i¢in 80 cm, 10
cm’ye kadar olanlar i¢in ise 100 cm’dir. Maksimum enerji ve 10 cm ¢aplh aplikator
kullanilarak suda 6l¢iim aldiginda, geometrik merkezi eksende maksimum dozun
%85’ine karsilik gelen derinlik yaklasik olarak 18 mm’ye karsilik gelmektedir.
Egimli uygulamalar yapildiginda, doz dagilimi asimetrik ve yliksek doz gradyentine

sahiptir (3).

Novac7 sisteminde, konvansiyonel makinelerde ikincil elektronlardan
kaynaklanan radyasyonun ana kaynagi olan sacici filtre kullanilmamistir. Bu
nedenle, sistemin doz hizin1 modiile etmek konvansiyonel hizlandiricilara kiyasla
cok daha karmasiktir. Konvansiyonel hizlandiricilar i¢in toplam bremmstahlung
foton dozu, kafa sagilmasindan dolay1 R,,,, derinligindeki dozun en az %?2-3’idiir.
Novac7 sisteminde 9 MeV nominal enerji i¢in bu deger, R, ‘daki doz degerinin
%00,2’sidir.

Novac7 sisteminin yeniligi (NRT, 2011) hizlandiric1 yapisiyla ilgilidir. Bu
yenilenmis hizlandirici, 11 hizlandirici kavite ile = / 2 modunda 3 dereceli bir SW
2998 MHz eksen tizerine bagli, 2,6 MW’lik bir magnetron ile gili¢lendirilmis, 50 cm
uzunlugunda bir sistemden olugsmaktadir. Kompakt bir hizlandirict yapisi olup, 151n
odaklamasi, harici manyetik lensler kullanilmadan otomatik olarak gerceklestirilir ve
kayiplar diisiik enerjide tutulur. Boylece, sacilan radyasyon ihmal edilebilir bir

seviyede tutulmaktadir.

Tek kavite sistemi, etkinligi en {ist diizeye ¢ikarmak ve ¢ok diisiik akimlarda
sistemin ¢alismasinda ciddi problemler olusturabilen kacak akimlar1 azaltmak i¢in
optimize edilmistir. Bunun i¢in 151n boslugunun ¢ap1 8§ mm’den 6 mm’ye diisiiriilmiis
ve kavite burun sekli modifiye edilmistir. Paralel devre empedans1 %15 artirilip
Novac7 yapisina dort kavite ilave edilerek ayni glicle maksimum enerjiye ulagsmak

miimkiin oldu (22).

Tablo 4.3’de cihazin temel ve teknik 6zellikleri listelenmistir.
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Tablo 4.3: Novac7 cihazinin temel 6zellikleri

Model Old Novac7 (Hitesys) New Novac7 (NRT)
Nominal Energy 3-5-7-9 MeV 4-6-8-10 MeV
Beam current 1.5mA 1.5mA
Frequency of emission 5Hz 9Hz
Scattering foil No No
Dose rate 9>e <21 Gy/min >6 e <39 Gy/min
Field Diameter 4,5,6,7,8,10 3,45,6,78,10
X-ray contamination <0.2% <02%
Power dissipation <1kW <1kW

4.4.3. LIAC (Sordina IORT Technologies S.p.A (LT) Italy)

Liac 10 MEV intraoperatif bir radyoterapi sistemidir. Bu cihaz dort nominal
elektron enerji seviyesine (4, 6, 8 ve 10 MeV) sahip bir hizlandirici modelidir. Liac,
5-20Gy/dakika arasinda bir doz hizi ve 5-20 Hz arasinda bir puls frekansi
iretmektedir. 10 MeV’de Rg, degeri 38mm’dir.

Liac sistemi, elektrik giicii ve tedavi parametrelerini kabloyla ileten bir
hareketli 1s51ma birimi ve operatdr konsolundan olusmaktadir. IORT uygulama
sirasinda bekleme modunda olan Liac, elektrik sistemine bagli degildir. Operator
konsolunda bulunan UPS (Kesintisiz Gii¢ Kaynagi)’den beslenmektedir. Tedavi
islemi sirasinda Liac elektrik sistemine baglanarak desteklenmektedir. Liac cihazinin
agirhgr 400Kg’dan diisiiktiir. Bu sayede herhangi bir ameliyathane kolaylikla
gotiirilerek kurulum yapilabilir. Liac son derece hareketli olmast ve siki bir
sabitleme mekanizmasina sahip olmasindan dolay1 yenilik¢i bir robotik sistemdir.
Liac kafas1 3 farkli yonde hareket ettirilebilmektedir. Bu hareketler maksimum 100
cm’lik yukari-asagi, £ 60 © bir roll agis1 ve + 30 © ila - 15 © arasinda bir pitch agisi
siirlar1 dahilindedir (18).

Ozellikle Liac igin tasarlanmis olan sabit dalga S-bandi hizlandiric1 yapist
850 mm wuzunlugunda, 17 otofokus kavitesinden olusmakta ve 2.5 us puls

uzunluguna sahip 3.1 MW Magnetron ile desteklenmektedir. Maksimum 12 MeV’lik
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elektron demeti iretebilmektedir. Puls tekrarlanma sikligi 1-20 p.p.s (pulse per

second)’dir.

Cikis 15min ¢apt 3 mm’dir. 60 cm uzunlugunda farkli ¢aplarda ve egimli
acilarda sterilize edilebilir silindirik perspeks aplikator kullanilmaktadir. Tedavi
edilecek ylizey iizerindeki doz homojenligi genellikle titanyum penceresinin Oniine
takilan 100 pm piring folyo sacici filtre ile garanti edilmektedir. Bu teknik, sagilan
radyasyon diizeyini gerekli sinirlar altinda tutmaktadir. Isin1 izlemek i¢in yeni bir
dozimetrik sistem uygulanmistir. Bu sistem diizgiin tasarlanmis bir rezonant bosluga
dayanmaktadir. Absorbe doza orantili sinyal kaviteden alinir, elde edilir ve kontrol
konsolunda gercek zamanli olarak iyi bir sinyal-giiriiltii oran1 ile gbzlenebilmektedir.

Bu dozimetre doygunluk, sicaklik, basing ve nem gibi parametrelerden bagimsizdir.

Perspeks aplikatoriin uzunlugunu en aza indirgeme ihtiyacindan dolay,
piringten (50-150 mikron kalinlik) yapilmis bir sagici folyo, 151n1n i¢ine homojen bir
profil iiretmek i¢in yerlestirilmistir (4).

Sordina firmasinin Liac 10 MeV modelini 2001 yilindan beri piyasada
bulunmaktadir. Sordina son yillarda miisterilerinin taleplerini karsilayabilmek igin,

12 MeV’a kadar elektronlar1 hizlandirabilen yeni bir Liac modeli gelistirmistir.

Liac 12 MeV hizlandiricr sistemi, 2998 MHz’de © / 2 modunda ¢alisan yeni
tasarlanmig bir linac modelidir. Bu model dort nominal elektron enerji seviyesine (6,

8, 10 ve 12 MeV) sahip bir hizlandiricidir. 12 MeV’de R5, degeri 48 mm’dir.

Liac 12 MeV, 92,5 cm uzunlugunda (19 hizlandirici kavite) ve toplam agirlhigi
(elektron tabancasi ve iyonik vakum pompalar1 dahil) ise 30 kg’dan daha azdir.

Radyo frekans giicli E2V magnetron MG6090 tarafindan saglanmaktadir.

Liac 12 MeV hizlandirici kafasmin 6zel tasarimi sayesinde kafa sizinti
radyasyonu hedeften sac¢ilan radyasyondan ¢ok daha diisiiktiir. Hizlandiric1 dalga
kilavuzu elektron demetini radyal odaklama (fokus) i¢in harici bir selenoid igermez.

Bunun yerine elektrostatik odaklama kullanmaktadir. Bu radyal odaklama sistemi
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bakir dalga kilavuzuna g¢arpan elektron demeti dagilimimin kuyrugunu ve
bremsstrahlung radyasyonunu azaltmakta ve elektronlar1 1sin ¢izgisi boyunca
odaklamaktadir. Sistem, Italyan radyasyondan korunma ydnetmeliklerine uygun

olarak tiretilmistir.

Ayrica Liac 12 MeV igerisinde biikiicii miknatis bulunmamaktadir. Elektron
isinlarinin yol boyunca iginden gegtigi metal elementler, 55 pum kalinhiginda bir
titanyum pencere, 820 um kalinliginda aliiminyum sacic1 folyo ve toplam 20 um
kalinliginda dort iyonizasyon odacigi elektrodudur. Toplam kafa sizintisi, sagilan

radyasyondan 10 kat daha azdir.

Aplikatér ¢apinin (100 mm’den 40 mm’ye) azaltilmast ile puls basina doz
arttirtlmistir. Biikiicii miknatis bulunmamasi, hafif malzemelerden yapilmis olmasi
ve sagilan radyasyonun diisiik olmasi bu cihazi ameliyathanelerde kullanilabilir hale
getirmistir. Puls Tekrarlama Frekansi (PRF) 1-60 Hz arasinda degistirilebilmektedir.
PRF, 100 mm’lik aplikator ¢apiyla doz hizini yaklasik 10 Gy / dak. yapabilmek i¢in
iiretici tarafindan cesitli elektron 1sinlarina goére ayarlanmaktadir. Bunlarla birlikte,
30 Gy / dak.’ya kadar yiiksek doz hizlar1 da kolayca elde edilebilmektedir. Liac 12
MeV modelinde ¢ikis dozunu sabit tutabilmek icin yeni bir sistem tasarlanmustir.
Elektron tabancasindan ¢ikan akim, cGy/ MU cinsinden iki monitdr odasi tarafindan
okunarak otomatik doz kontrol kartt (ADCB) tarafindan sabit tutulur ve ayarlanir

(% 5 maksimum).

PMMA aplikatorler 60 cm uzunlugunda, 0,5 cm kalinliginda ve tamamen
gazla sterilize edilebilir yapidadirlar. Cesitli ¢aplar (tipik olarak 30 ile 100 mm arasi)
ve egim acilart mevcuttur. Sacicit folyodan aplikatériin ucuna olan mesafe 713

mm’dir.

Bu pasif 151 sekillendirme teknigi, radyasyon alaninin uniform yapida
olmasini, diizgiin olmasin1 ve ¢ok diisiik x-151n1 kontaminasyonunu saglamaktadir.
Ayrica, PMMA aplikatorii ile elektron 1511 etkilesimi, diisiik enerjili elektronlar
tiretmektedir. Bu da dozun yiizeyde birikmesini saglamaktadir. Bu teknik ile yapilan
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tedavilerde EBRT’ye gore cilt dozunun daha yiiksek degerlerde oldugu
goriilmektedir. Yiizey dozu 4 MeV elektron 1ginlarinda %85’in iizerinde ve 12 MeV
elektron 1sinlarinda yaklasik %94’e ulagsmaktadir (22).

Tablo 4.4’de cihazin temel ve teknik 6zellikleri listelenmistir.

Tablo 4.4: Liac 10-12 MeV cihazlarinin temel ozellikleri

Model LIAC 10 MeV LIAC 12 MeV
Nominal Energy 4-6-85-10 6-5-10-12
Beam current 1.5 mA 1.5 mA
Frequency of emission 1 - 60 Hz (variabile) 1 - 60 Hz (variabile)
Scattering foil 75 micron brass 850 micron aluminum
Dose rate 2-30 Gy /min 3-40 Gy /min
Field Diameter 3,4,5,6,7,8,10 & 12 op=z 3,4.5,6,7810 & 12 opz
X-ray contamination <05 % <05 %
Power dissipation 2 KW 2kKW

4.4.4. Xoft Axxent Elektronik Brakiterapi (Xoft Inc. Fremont, CA)

En uzun takip edilen ve iizerinde arastirma-inceleme yapilan hizlandirilmis
kismi meme 1sinlama (APBI, Accelerated Partial Breast Irradiation) yontemi, ¢oklu-
kateter ile yapilan interstisyel (doku i¢i) brakiterapi yontemidir. Bu teknik
lumpektomi boslugunun etrafinda, genellikle ultrasonografi veya bilgisayarh
tomografi (BT) gibi goriintii kilavuzlar esliginde gergeklestirilen birkag igne
sekildeki kateterin yerlestirilmesiyle gergeklestirilir. Bu teknikle lokal niiks
oranlarmin diistiigii gézlemlenmistir (23)(24). Bununla birlikte ¢oklu-kateter
interstisyel brakiterapi, tiim hastalar ve tedavi merkezleri i¢in ideal bir ¢6ziim
sunamamaktadir. Coklu-kateter interstisyel brakiterapi de cihazinin kullanimindaki
zorluklari, kateter yerlestirilecek noktalarin iyi belirlenmesi ve yapilan islemlerin
uzman kisiler tarafindan yapilmasi gerektiginden dolayr iyi ve uzun bir egitim

gerekmektedir.
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4.4.4.1. Balon Temelli Brakiterapi

Prosediirii daha kolay ve ulasilabilir hale getirmek igin, balon temelli
brakiterapi ve intraoperatif radyasyon yontemleri de dahil olmak iizeri APBI'nin
alternatif yontemleri gelistirilmistir. MammoSite® kateter meme kanseri tedavisinde
kullanilmak iizere gelistirilen ilk balon brakiterapi cihazidir. Balonu sisirmek i¢in bir
baglant1 noktasi ve yiiksek doz hizi (HDR, High Dose Rate) iridyum-192 kaynaginin
gecisini saglayan bir baglanti noktasindan olusan ¢ift liimenli bir kateterdir (Sekil

4.3) (25).

MammoSite® cihazi ile yapilan raporlamalarda, diisitk komplikasyon oranlari
ve olumlu kozmetik sonuglar elde edilmistir (26)(27). MammoSite® cihazinin

baslangicindan bu yana balon temelli brakiterapi i¢in ek yontemler aragtirilmaktadir.

Insasrted
obturator
1o prewvent
bending or

Radiation source
Pport pathhwway

AUl rmEn, _,H coiling of
silicons cathetaer e the catheaetaer
| J_J_L_,xa:"" s sharft

M‘”‘f} l

Meaedlelaess
injection site

- r

WVariabile balloon

Sekil 4.3: MammoSite® kateterin diyagrami

Xoft Axxent® (Xoft Inc, Fremont CA) -elektronik brakiterapi,
iridyum-192 gibi bir radyoizotop yerine tek kullanimlik bir elektronik radyasyon
kaynagi kullanan yeni bir balon tabanli HDR brakiterapi yontemidir (Sekil 4.4). Xoft
Axxent®, iridyum-192°nin doz dagilimini taklit etmek i¢in 50 kV X-151m1 kullanir.
X-1511 kaynagy istege bagli olarak acilip kapatilabilir ve doz hizi ve penetrasyon
Ozelliklerini degistirmek i¢in degisken akimlar ve voltajlar da galistirilabilir (28).
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Sekil 4.4: Xoft X-1s1n1 kaynagi, balon kateter, kontrol konsolu

Cihaz  kabulii ve kalibrasyon islemleri bir giin igerisinde
tamamlanabilmektedir. Kullanilan recete dozu 5 giin boyunca giin de iki kez olmak
tizere 10 fraksiyonda tamamlanmaktadir. Tedavi siiresi, fraksiyon basina yaklasik 8-
10 dakikadir. Bu teknoloji kismi meme 1sinlamasi i¢in kullanilan Intrabeam

cihazinda kullanilan foton radyo cerrahi sistemine benzemektedir (29).

Tablo 4.5’de cihazin temel ve teknik Ozellikleri listelenmistir.

Tablo 4.5: Xoft Axxent®’in sistem 6zellikleri

System Specifications — Axxent Controller
Line Power 100 -240N: 150WA
Circuit Breaker Rating 24 (100 -240 W)

lon Chamber Manufacturer/Model Standard Imaging/HDR 1000 Plus
with Xoft Insert

Electrometer Manufacturer/Maodel Standard Imaging/MAaX 4000
High Voltage Output of Controller 50kWV, 45kV, 40kV @ 300 p4

Filament Drive TN @ 2A
Service Life 5 years (mMinimum)
IEC Standard 60601-2-8/2010,

60601-2-17/2013

*Controller is certified by Intertek

4.44.2. Xoft Axxent® Cihazinin Tartisilmasi

Rivard ve arkadaglari, Xoft Axxent® X-1s1mm1 kaynaginin kararliligmi ve

tiipler aras1 tutarliligin1 belirlemek i¢in birkag test gerceklestirmislerdir. Bu
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calismada 20 farkli Xoft Axxent® X-1sin1 kaynagini test ederek diger brakiterapi
kaynaklarina benzer derin doz davranislar {irettiklerini bulmuslardir (30). Buna ek
olarak, arastirmacilar bireysel kaynaklarin 6ngdriilebilir nitelikleri nedeniyle, her bir
kaynagin bagimsiz dozimetrik degerlendirmesinin gerekli olmadigin1i bulmuslardir.
Bunun yerine, operatorlerin her bir radyasyon tedavisinden 6nce kaynak hava-kerma

gliciiniin 6l¢iilmesini dnermektedirler (29).

Dickler ve ark., MammoSite® ve Xoft balon tabanli brakiterapi arasinda bir
dozimetrik analiz ¢alismasi yiiriitmiislerdir. Bu ¢alismada daha 6nce MammoSite®
cihazi ile tedavi edilen 15 hasta i¢in planlanan BT goriintiilerini kullanmig ve Xoft
kaynak oOzelliklerini kullanarak varsayimsal tedavi planlarn gelistirmislerdir.
MammoSite® ve Xoft Axxent®’in benzer hedef hacim kapsadigini fark etmislerdir

(Sekil 4.5).

Sekil 4.5: MammoSite® (sol) ve Xoft Axxent® (Sag) brakiterapi metodunun radyasyon doz
dagilimlar

Normal dokulardaki doz farkliliklarini tabloda sunmuslardir (Tablo 4.6) (31).
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Tablo 4.6: MammoSite® (sol) ve Xoft Axxent® (sag) cihazlarinin normal dokulardaki
radyasyon doz karsilagtirmasi

Radiation dose to tissue MammoSite® (%) Xoft Axxent® (%)
Ipeilateral breast V50 19.8 13.0
Ipeilateral lung V30 3.7 1.1
Heart V5 59.2 9.4

Smitt ve Kirby, bir su fantomunda Xoft Axxent® cihazinin meme
brakiterapisi i¢in piyasada bulunan ii¢ balon aplikator (3-4 cm, 4-5 cm, 5-6 cm) i¢in
bir arastirma yapmislardir. Arastirmacilar, bir radyoizotop kaynagi ile Xoft Axxent®
kaynagini karsilastirdiklarinda, Xoft Axxent® kaynagini radyasyon giivenligi ve
diizenleyici konularinda daha avantajli oldugunu sdylemislerdir. Bu arastirmada Xoft
Axxent® kaynaginin MammoSite® tedavilerinde kullanilan iridyum-192 kaynagi ile
ayni planlanan hedef hacmi (PTV, planning target volume) kapsadigi gosterilmistir
(32).

4.4.5. Intrabeam (Carl Zeiss Meditec AG , Germany)

Ameliyat sonrasi kismi meme 1simnlamasi (PBI, partial breast irradiation)
kanser tedavisi i¢in kapsamli bir arastirma konusudur. Bircogu TARGIT (Targeted
Intraoperative Radiotherapy) olmakla beraber pek ¢ok randomize caligma devam
etmektedir (33-35). Bu cihazin orijinal uygulamasi ¢iplak probu kullanarak beyin
timorlerine uygulanan stereotaktik radyocerrahi teknigidir (36). Maksimum enerjisi
40 keV olan PRS400’iin ayrintili agiklamalarin1 Dinsmore ve arkadaslari tarafindan
1996 yilindaki ¢aligmada belirtilmistir (37). Cikt1 spektrumu ve izotropisi Monte
Carlo simiilasyonu (38) ve radyo-kromik film (39) ile dogrulanmustir.

Carl Zeiss Intrabeam PRS500 sistemi; Intrabeam PRS 500 kontrol iinitesi,

minyatiir lineer hizlandirict X-151mm1 kaynagi 4 (XRS4, X-Ray Source 4), NC32

Intrabeam zemin standi ve Intrabeam konsol tasiyicidan olugmaktadir. PRS500
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Kontrol iinitesi, PRS500 Terminali ve XRS4 minyatiir lineer hizlandiric1 ¢ekirdek

sisteminin pargalaridir.

(=

———— — - -

=

Sekil 4.6: Intrabeam PRS500 kontrol {initesi ve X-1sin1 kaynagi

Intrabeam PRS500 kontrol iinitesi, operatdr ile cihaz arasindaki arabirimdir.

Intrabeam PRS500 kontrol tnitesi yiiksek gerilim risklerini ortadan kaldirarak

minyatiir X-151n1 kaynagina diisiik gerilim giicii saglar. Minyatiir X-1511 kaynagi

kullanimdan 6nce dogrulanmis ve daha sonra tedavi sunumu i¢in kontrol konsolu

yaziliminda parametreler olusturulmustur. IORT sirasinda Intrabeam PRS500 kontrol

linitesi, sistemin glivenli ve dogru bir sekilde dozun verilmesi igin sistemi izler.

Regete edilen doza ulasildiginda, Intrabeam PRS500 kontrol {initesi otomatik olarak

kapanmaktadir (Sekil 4.6) (40).

Tablo 4.7: PRS500 Kontrol konsolunun temel 6zellikleri

Weight

4.5 kg (9.92 Ib)

Dimensions
(W x H x D)

Powver connection

(305 x 89 x 381) mm / (12.00 x 3.50 x 15.00)"

Only connect the system to power outlets which
are equipped with a properly connected protective
ground conductor.

Input voltage

100 W - 240 W

Rated frequency

50 Hz - 60 Hz

Power consumption

60 WA

Selectable operating parameters:

Accelerating voltage #
Beam current

40 kW /S 40 pA
50 kW# 5, 10, 20 or 40 pa

A0 pACis the maximum X-ray tube current over the
entire voltage range.
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NC32 Intrabeam zemin standi performanst maksimum giivenilirlik ve
esneklikle birlestirmektedir. NC32 miikemmel derecede dengeli olmasi ve alti
eksende hareket ettirebilme 06zellikleri sayesinde XRS4’iin tedavi sirasinda {i¢
boyutlu kullanilabilmesini saglamaktadir. Elektromanyetik frenleri minyatiir
hizlandiriciyr milimetrik hassasiyetle tedavi konumunda kilitlemektedir. Herhangi bir

ameliyathaneye kolaylikla gotiiriilebilir ve kullanilabilir (Sekil 4.7) (41).

Sekil 4.7: Intrabeam NC32 zemin standi

Intrabeam konsol tasiyic1 ara¢ ameliyathane i¢ine girip ¢ikmak i¢in kolay bir
ulasim saglamaktadir. Konsol tasiyict ergonomik tasarimi sayesinde miikemmel bir
is istasyonudur. Dokunmatik ylizey terminali, kontrol iinitesi ve dozimetri, ayrica
kalite kontrol ve tedavi igin gerekli tiim bilesenler ergonomik olarak arabaya

yerlestirilmistir (Sekil 4.8) (41).
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Sekil 4.8: Intrabeam konsol tasiyici

Intrabeam minyatiir lineer hizlandirict XRS4 igerisinde minyatiir geleneksel
elektron tabancasi ve gerekli elektronik pargalari (XRS Housing) bulunmaktadir.
XRS4, probun ucundaki 2 cm berilyumdan yapilmis seffaf x-1s1n1 penceresi diginda,
esas olarak manyetik zirhlamadan dolay1 ametalden yapilmistir (Sekil 4.9) (38).

20KV — oV : Beam Deflector

: Probe\ =

N Electron Beam
Electron Gun ./ ;mw S X-Ray Output

XRS Housing Gold Target
Beryllium Window
Dithered Electron Beam

— 1 cm
Magnified Target

"H

Sekil 4.9: Minyatiir x-15111 kaynaginin diyagrami

XRS4 cihazin ana govdesinde bulunan dahili bir radyasyon monitoriide
(IRM, Internal Radiation Monitor) igermektedir. IRM, tedavi sirasinda toplam
radyasyon c¢iktisin1 gostermektedir. Bu, terOpatik dozu sadece ilgilenilen alanda

hedefleyebilir, dolayisiyla saglikli dokuyu korur. (Sekil 4.11).
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Sekil 4.10: Minyatiir lineer hizlandirict x-151n1 kaynagi (XRS4)

Intrabeam minyatiir lineer hizlandirict XRS4’de elektronlar salinmakta ve 50
kV'luk bir potansiyele kadar hizlandirilmaktadir. Elektron 1gin1, 100 mm ve 3,2 mm
capinda biyo-uyumluluk i¢in krom-nitrat kaplamali bir siiriiklenme tiipii igerisinde
hareket ettirilir. Siirliklenme tiipliniin ucunda ¢ok ince bir kalinliktaki yar1 kiiresel
altin hedefe garpar ve diisiik enerjili X-1ginlar1 iretilir. Sistem de, iki tip (40 kV ve
50 kV) hizlandirict voltaj segenegi bulunmaktadir. 40 kV modunda, 40 pA'lik tek bir
tip akimi saglanirken, 50 kV modu 5, 10, 20 ve 40 pA'lik tiip akimi saglanmaktadir
(42). Minyatiir lineer hizlandirici, prob ucunun merkezinden yayilan kiiresel doz
dagilimmi olusturmak i¢in benzersiz bir sekilde tasarlanmistir. Dokudaki
radyasyonun artmis iyonizasyon yogunlugu, yakin araliklarda nispeten yiiksek
biyolojik etkinlige yol agmaktadir. Diisiik enerjili fotonlar kullandigindan dolay1

radyasyon s1zintis1 ¢ok diistiktir.

a)

(b)

Sekil 4.11: (a) X-1511 kaynag1 ve kiiresel aplikator, (b) Farkli ¢aplardaki kiiresel
aplikatdrlerin tomografi goriintiileri
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Maksimum X-1simn1 enerjisi 50 keV, ancak etkin enerji yaklasik olarak 20
keV’dir. Doz hizi, aplikatoriin ¢apr ve aplikator yiizeyine olan mesafe ile ilgilidir.
Aplikator capr timor rekiirrens riski en yiiksek alani kapsayacak sekilde, tedavi eden
cerrah ve radyasyon onkologunun takdirine bagli olarak secilmektedir. Meme
kanserleri i¢in kiiresel aplikatdr, vertebra ve beyin tiimorleri i¢in igne (needle)
aplikator ve diger geri kalan bolgeler i¢in de diiz (flat) veya yiizey (surface) aplikator

kullanilmaktadir.

Beatty ve arkadaslar1 yar1 deger kalinligi (HVL) zayiflatilmamis prob icin
0,10 mm Al ve kat1 suda (Gammex RMI, WI) 10 mm derinlikte 0,71 mm Al
bulmuslardir (43). Bu derinlik 6nemli, ¢linkii regete edilen doz genellikle suda 10
mm derinlikte tanimlanmaktadir. Bu HVL degeri ICRU rapor 17°den alinan veri
tablolar1 kullanilarak 19,9 keV’luk bir efektif enerjiye karsilik geldigi gorilmistiir
(44). 50 kV’de galisan bir Intrabeam PRS 400 {initesi i¢in yapilan HVL 6l¢iimlerinde
zayiflatilmamis prob i¢in 0,11 mm Al ve kati suda 10 mm derinlikte 1,11 mm Al

bulunmustur (42).

4.45.1. Kiresel (Spherical) Aplikator

Kiiresel aplikator, timor yatagina radyasyonun intrakaviter veya intraoperatif
olarak verilmesi i¢in gelistirilmistir, 6rn. meme koruyucu ameliyat sirasinda
kullanilmaktadir. Aplikatér, tiimor eksizyonu ile olusturulan tiimér boslugunu
doldurur. Timor yatagi dokusu, kese dikisi atilarak ylizey gerilimi ile aplikatore
yapistirilir. Prob ucu, aplikatériin ve dolayisiyla tiimor boslugunun merkezinde
bulunur. Kiiresel Aplikatorler 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45 ve 50 mm ¢aplar1 mevcuttur.
Aplikator paslanmaz celik ve ULTEM (Polyetherimide) materyalleri kullanilmistir.

Aplikatorler tekrar kullanilabilir ve sterilize edilebilir.
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Sekil 4.12: Kiiresel aplikatorler ve renklendirilmis izodoz egrisi

4.45.2. igne (Needle) Aplikator

Igne aplikatorii, timorlerin interstisyel 1sinlama igin gelistirilmistir, &rn.
vertebral metastazlar1 ve beyin tiimdrleri tedavisinde kullanilmaktadir. Kypho-IORT
ile vertebral metastazlar, intraoperatif olarak igne aplikatdr kullanarak hedeflenmis,
lokalize edilmis ve minimal invaziv bir teknikle 1sinlanabilir. Intraoperatif
radyoterapiden sonra vertebroplasti veya balon kyphoplasti kullanarak kemik
¢imentosu yerlestirilerek etkilenen vertebra dengelenir. Aplikatorde paslanmaz ¢elik,
ULTEM (Polyetherimide) ve Polycarbonate materyalleri kullanilmistir. Igne

aplikator sadece tek kullanimliktir ve ¢ap1 4,4 mm'dir.

Sekil 4.13: Needle aplikator ve renklendirilmis izodoz egrisi
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4.4.5.3. Diiz (Flat) Aplikator

Diiz aplikator, cerrahi olarak maruz kalmis yiizeyler iizerindeki tiimorlerin
tedavisi  i¢in  gelistirilmistir, 6rn.  gastrointestinal  sistem  tiimorlerinde
kullanilmaktadir. Diiz aplikator, aplikatér yiizeyinden 5 mm mesafede optimize
edilmis diiz 151n alanina (diizlestirici filtre vasitasiyla) sahiptir. Cerrahi olarak maruz
kalan ylizeye yerlestirilebilen sterilize edilebilir bir metal halka olan Konum
[saretgisini kullanarak, 1smlanacak alan izole edilebilir. Diiz aplikatérler 10, 20, 30,
40, 50 ve 60 mm caplarinda mevcuttur. Aplikatérde paslanmaz celik, ULTEM
(Polyetherimide) ve EPDM (Ethylene Propylene Diene Monomer) kauguk

materyalleri kullanilmigtir. Aplikatorler tekrar kullanilabilir ve sterilize edilebilir.

RN 55
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Sekil 4.14: Flat aplikatorler ve renklendirilmis izodoz egrisi

4.4.5.4. Yiizey (Surface) Aplikator

Yiizey aplikatorii, viicudun vyiizeyindeki tiimorlerin  tedavisi  i¢in
gelistirilmistir, Ornegin melanom disi deri kanserlerinin  1simnlanmasinda
kullanilmaktadir. Ozellikle cerrahi riski yiiksek hastalar i¢in veya kozmetik amaglar
icin yararhdir. Aplikator, hedef yilizey iizerinde optimize edilmis diiz 151n alam
(diizlestirici bir filtre vasitasiyla) olusturur. Viicudun ylizeyine yerlestirilebilen
sterilize edilebilir bir metal halka olan Konum Isaretcisini kullanarak, 1sinlanacak
alan izole edilebilir. Aplikatorde paslanmaz c¢elik, ULTEM (Polyetherimide) ve
EPDM (Ethylene Propylene Diene Monomer) kauguk materyalleri kullanilmistir.
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Yiizey Aplikatori 10, 20, 30 ve 40 mm caplarinda mevcuttur. Aplikatorler tekrar

kullanilabilir ve sterilize edilebilir.

ANAN

=,

3

Sekil 4.15: Surface aplikatorler ve izodoz dagilimi

45. Meme Anatomisi

Meme yapisini genetik etkenler belirlemektedir. Yetiskin kadin memesi ikinci
ve altinci kostalar arasinda uzanan glandiiler bir organdir. Meme; yag dokusu, siit
bezleri, kan damarlar1 ve lenfatiklerden olusmaktadir. Memenin tligte biri serratus
anterior kas, geri kalan kisim ise major pektoral kas yapisinin Oniinde uzanim
gostermektedir. Meme derisi ile yiizeyel fasya arasinda “Cooper ligamanlar” adi
verilen uzantilar bulunmaktadir. Meme dokusunun sahip oldugu lenfatik yap1 kanser
yayilimi agisindan izlenilmesi olduk¢a Onemlidir. Koltuk altinda bulunan lenf
bezleri, supraklavikiiler bélge ve mammaria interna nodiillerine uzanan bu lenfatik

yap1t meme kanseri tanisinda 6nemli olan noktalardir (45).
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Sekil 4.16: Meme anatomisi

4.6. Meme Kanseri

Kadinlardan en sik goriilmekte olan kanser meme kanseridir. Kotii huylu
timorlerin %30’unu olusturmaktadir (46). Meme kanseri istatistiklerine bakildiginda
her 8 kadinda 1 goziikmektedir. 40 yas tistii kadinlar gériinme sikligr artmaktadir. 40
yas usti kadinlarin  ¢ogunlugu postmenopozal donemde bu hastalikla
karsilagmaktadir. Hastaligi yakalanma nedenlerinden bir kagi arasinda genetik
yatkinlik, asir1 kilo, viicutta Gstrojen liretiminin yavaglamamasi (ge¢ menopoz), yakin
akrabalarda meme kanseri Oykiileri, endometrium, rektum gibi kanser Oykiileri ve
sigara kullanimi gibi nedenler bulunmaktadir. Gogiis kanseri lokal olarak meme igi
dokular1 tutunmaya baslar, fasya ve cilde yayilarak devam eder. Hastalik ilerledik¢e
rejyonel/bolgesel ganglionlarda lenfatik metastaz ve siklik sirasiyla kemik (6ncelikle
vertebra), akciger, karaciger, beyin ve over gibi uzak organlarda hematojen metastaz
yapabilir (47).
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Tablo 4.8: American Joint Committee On Cancer (AJCC)’in Tiimor, Nod, Metastaz (TNM)
Klinik evrelemesi (Singletary Se Et al 2002)

TNM

Memede primer tiimdr saptanmanus ancak tutulu lenf

Ix bezinden (lenfadenopati/LAP) veya uzak metastazdan
yapilan biopsi ile tam konulmus)
Tis Karsinoma in-situ (bazal tabaka altina invazyon yok)
Primer Tiimor I1 Tiimér=2 cm
T2 Tiimér> 2 em ancak < 5 em
T3 Tiamér>5 em
T4 Gégiis duvarma veya cilde infiltre tiimér, histopatolojik
olarak inflamatuar meme kanseri
N0 Lenf nodu metastazi yok
Ayni taraf aksillada fikse olmayan aksiller lenf nodu
N metastazi
Lenf Nodu N2 Avymi taraf aksillada fikse aksiller lenf nodu metastazi
N3 Aym taraf supraklavikuler, infraklavikuler veya MI lenf
) nodu metastazi
Uzak Metastaz MO Uzak organ metastazi yok
M1 Uzak organ metastazi var

Not: Bélgesel (rejyonel) lenf nodlarmin dtesindeki (jukstarejyonel ya da uzak) lenf nodu

metastazlart uzak organ metastazi (M evresi) olarak kabul edilir.

Erken tani i¢in kadinlara kendilerini muayene etme yontemleri 6gretilmeli, en

ufak siiphede doktora bagvurmalari ve mamografi ¢ektirmeleri, eger miimkiinse 40-

50 yasindan itibaren sistematik olarak her yil mamografi yaptirmalari tavsiye

edilmelidir. Tedavide saglanan gelismeler ve erken tan1 imkanlarinin artmasi ile

meme kanserlerinde sagkalim 6nemli 6l¢iide artmis, ayrica meme koruyucu tedaviler

miimkiin hale gelmistir. Boylelikle erken tespit edilen meme kanserlerinde IORT ile

miidahale etme imkan1 saglanmaktadir (48).
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4.7, Monte Carlo Yontemi
4.7.1. Tarihsel Gelisimi

Monte Carlo (MC) yonetimini ilk uygulamasi 1777 yilinda hesap
makinalarinin kullanimindan O6nce, kagit iizerine atilan bir ignenin olasiligini
hesaplamak i¢in kullanan Comte de Buffon’un g¢alismasi gosterilmektedir (49).
Buffon mesafeleri d olacak c¢izdigi paralel cizgilerin iizerine rastgele atilan L
uzunlugunda ignenin ¢izgi ile kesisme ihtimalini Denklem 1‘ kullanarak
hesaplamistir. Bu hesaplamanin bilgisayarda yapilan simiilasyonu sekil 4.17°de

gosterilmektedir (50).
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Sekil 4.17: Buffon’un igne probleminin 50 igne kullanilarak bilgisayar ile simiilasyonu

Laplace 1886 yilinda MC yonteminin © degerini belirleyebilmek igin
kullanilabilecegini 6nermistir. Niimerik deneyler ise 1930’lu yillarda Enrico Fermi
tarafindan yapilmistir. Fermi 1930°lu yillarda yeni kesfedilmis olan ndétronlarin
karakteristikleri tlizerine c¢aligmalar gergeklestirmistir (51). Daha sonralarda MC
teknigi ilk olarak 1940’li yillarda Los Alamos tarafindan niikleer silah AR-GE
arastirmalar1 lizerine yapilan bilimsel ¢alismalarda kullanilmistir (52). MC tekniginin
termontikleer silah AR-GE c¢alismalar1 i¢in Von Neumann, Ulam, Fermi ve
Metropolis tarafindan baslatildigt ve MC ilk bu kisiler tarafindan kullanildig
belirtilmektedir (50). II. Diinya Savasi’nda bu bilim adamlarinin ¢alismalar1 ve dijital

bilgisayarlardaki teknolojik gelismeler MC’nin gelismesinde Onemli bir rol

31



oynamaktadir. 1950’li yillarda MC tekniginin popiilaritesi artmig ve bir¢ok alandaki
(finans, saglik, ekonomi, Niikleer silah aragtirmalari, temel bilimler, miihendislik
caligmalari, istatistik, uzay teknolojileri, flizyon ve fisyon hesaplamalari, niikleer
bozunumlar, askeri savunma teknolojileri, zirhlama hesaplamalar1) problemin

¢oztimiinde nasil kullanildig1 gosterilen makaleler ortaya ¢ikmistir (53-55).

4.7.2. Temel Isleyisi

MC yontemi, deterministik hesaplamalarin aksine, stokastik bir ¢oziim sunan
ve rastgele iiretilen sayilar sayesinde gercege en uygun sonuclari verebilen bir
hesaplama teknigidir. Radyasyonun dogasi ile uyusabilen bu teknik, doz
hesaplamalarinda Diinya genelinde altin standart olarak kabul edilmektedir. Rastgele
tiretilen sayilarin sayisindaki artis problemin ¢oziimiindeki dogruluk oranini
artirmaktadir. Her bir atomun enerji etkilesim olasiliklar MC yontemi
programlarinin kiitiiphanesine gomiilmiis olarak dagitilmaktadir. Bu enerji etkilesim
olasiliklarina MC yontemi tarafindan iretilen rastgele sayilar araciligiyla program

tarafindan karar verilmektedir (56).

MC yonteminde hesaplamalarin rastgele sayilarin dagilimlarindan etkilendigi
bilinmektedir. Bu sebeple rastgele sayilarin diizenli rastgele sayilar olmasi
gerekmektedir. Sekil 4.18’de drnekleme sayis1 ve hata arasindaki iligki verilmistir.
Sekil 4.18’de goriindiigii lizere drnekleme sayisindaki artis hata paymi diigiirmekte
boylelikle olasilik hesabinin dogrulugunu kabul edilebilir bir seviyeye getirmektedir

(57).
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Sekil 4.18: Ornekleme sayis1 ile hata arasindaki iliski

Sonug olarak; MC teknigi bir takim olasilik dagilimlarmin simiilasyonlarini
yaparak bu similasyonlar iizerinden istatiksel sonu¢ ve olasilik tahminlerinin
beklenilen bir degere yakinligini inceler. Bu sonug¢ bir sabit degere yakinlasiyorsa

buna MC tahmini denir (58).

Gelisen teknoloji ile birlikte bircok merkez tarafindan bilgisayar tabanct MC
kodu (MCNP, Fluka, Geant4, OpenMC, EGSnrc, PENELOPE) gelistirilmistir (59).

Geant3 1982 yilinda CERN’deki bilim adamlar tarafindan gelistirilmis MC
simiilasyon kodudur. Fortran dilinde yazilmis olan Geant3, 1998 yilinda c++ tabanl
bir giincelleme ile Geant4 olarak piyasaya sunulmustur. Geant4 CERN’de
yapilmakta olan HEP (High Energy- Physic) deneylerinde kullanilmaktadir (60).

EGS3 1970’11 yillarda SLAC’deki bilim adamlari tarafindan gelistirilmis MC
simiilasyon kodudur. 1990’11 yillarda I. Kawrakow ve arkadagslar1 tarafindan
gelistirilmis olan EGSnrc c++ tabanli bir MC kodu olarak kullanicilara sunulmustur.

EGSnrc agirlikl olarak parcacik etkilesimlerinin simiilasyonlari i¢in kullanilmaktadir

(61).
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Tez calismamizda MCNP5 (Monte Carlo N-Particle Version 5) simiilasyon
kodu kullanilmistir. Modelleme geometrisinin sinirsiz olmasi bu c¢alisma icin en

uygun simiilasyon kodu olmasini saglamaktadir.

4.7.3. MCNP (Monte Carlo N-Particle) Simiilasyon Kodu

1940 ve 1950’Ii yillarinda Amerika’da bulunan Los Alamos Ulusal
Laboraturvar1 (LANL, Los Alamos National Labratorary) tarafindan niikleer
arastirmalar icin MCNP tasima kodu gelistirilmistir. MCNP, Los Alamos’da bulunan
Fermi ve seckin bilim adamlari tarafindan teorik fizik i¢in genellestirilmis 40000
satir fortran ve yorumlart igeren 1000 satir C kaynak kodlayici bulunan genel bir

bloktan olusturulmustur (62).

II. Diinya Savasi’nda ilk atom bombasi Los Alamos’da bilim adamlari
tarafindan Monte Carlo yontemi kullanilarak gelistirilmistir. MCNP tasima kodunda,
genis bir enerji aralig1 (ndtron enerji araligi 10711 MeV ila 20 MeV, foton enerji
aralig1 1 keV ila 100 GeV ve elektron enerji araligr 1 keV ila 1 GeV) ve 3D (li¢
boyutlu) kompleks geometrilerde notron, elektron, ve foton etkilesimlerinin

simiilasyonlar1 yapilabilmektedir.

MCNP’de kaynak, geometri, konum ve ugus eksenleri modellenebilmekle
birlikte, kaynak parcgaciklara ait olan ve radyasyon etkilesimlerinde 6nemli rol
oynayan niikleer etkilesim tesir kesitlerini de farki veri tabanlarindan alabilmektedir.
Programin icine dahil edilmis olan bir¢ok detektdr sayesinde pargacik sayisi, aki,

ortalama aki1, akim, depolanan enerji, puls vb. veriler elde edilebilmektedir (63).

4.7.3.1. MCNP Kodu ve Geometri

MCNP, fiziksel materyallerin {i¢ boyutlu yapilandirilan geometrik hiicrelerinde

rastlantisal davranis sergilemektedir. MCNP kodu, genel amacl hiicre ve yiizey
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bilgilerini kullanarak olusturulan geometri hakkinda genis bilgi veren ozel bir
koddur. MCNP, kartezyen koordinat sisteminde ¢alismaktadir. Kartezyen koordinatta
ara kesitlerle sekillendirilen hiicre ve ylizeyler ile sinirlanan bdélgelerin bilesenleri

arasinda rastlantisal bir davranis sergilemektedir.

MCNP birinci ve ikinci derece ylizeyler ile birlikte dordiincii derece eliptik
torusu’da dikkate almaktadir. Tekrarli yapilarin karmasik geometrilerini
tanimlayabilmek icin ¢ok sayida komutlara (LAT, TRCL, FILL, LIKE n BUT)
sahiptir (64).

4.7.3.2. Dedektorler (Tallies)

Bir MCNP hesaplamasinda sonu¢ bir¢ok modellemeden gelen ¢iktilarin
toplanmast ile elde edilmektedir. Bu sonuglari istenilen parametrelerde elde
edebilmek i¢in kod sisteminde bulunan tallyler kullanilmaktadir. Bu tally ile akim,
aki, enerji olusumu, dedektdr verimi, reaksiyon oranlari, izotropi, yiik oranlari elde
edilebilmektedir. Biitiin dedektorler kaynak pargacik basina normalize edilmis
sekilde elde edilir (65).

4.7.3.3. Hata Tahmini ve varyasyon (uyusmazhk) indirgemesi

Bir modellemenin istatistiksel analiz  genisligi MCNP tarafindan
gergeklestirilmektedir. Her dedektor icin birgok istatistik kontrol yapilir. Hata
tahminleri MCNP hesaplamalariin kesinligini gostermektedir. Fakat dogru fiziksel

degerlerle karsilagtirildiginda sonuglarin kesinligini belirsizdir.
Varyasyon azaltmasi i¢cin MCNP igerisinde hesaplama verimliligini

artirabilecek birgok ileri teknik vardir. Bu teknikler parcaciklarin fiziksel prensipleri

lizerine dayanmaktadir.
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4.7.3.4. Monte Carlo Metodunun Matematiksel Analizi

Monte Carlo metodunda yapilan Orneklemelerin fiziksel islemleri belirten
olasilik kanunlarina ve fiziksel islemlerin rastgeleligini anlatan rastgele sayilar
kullanarak, orneklemesi yapilan rastgele degiskenin ortalama degerini ve standart

sapmasini elde etmemizi saglamaktadir (66).

4.7.3.5. Rastgele Degisken

Biitiin fiziksel islemler rastgeledir yani her bir bireysel islemde ne olacagi tam
olarak kesinlikle tahmin edilemez. Ancak bu rastgele islemler pek ¢ok elementin

ortalama davranisinin tahmini yapilarak etkin bir sekilde karakterize edilebilir.

Fiziksel olaylar siirekli ya da aralikli olabilir. Baska bir yaklagimla aralikli ya
da stirekli olay uzayindan segilebilirler. Normalde, olaylar matematiksel uygulamalar
icin sayisal degerlerle eslestirilmektedir. Bu matematiksel degerler rastgele degisken
olarak adlandirilir. Ornegin zar atisinin sonucunu aralikli rastgele degiskenler
belirtirken radyoaktif materyalden parcacik yayilimmi siirekli rastgele degiskenler

belirtmektedir (64).

a) Olasilik Yogunluk Fonksiyonu ve Toplam Dagilim Fonksiyonu:

Her rastgele degisken iki fonksiyona sahiptir; Olasilik yogunluk fonksiyonu
(PDF) ve toplam olasilik yogunluk fonksiyonu (CDF). Bu fonksiyonlarin
kullanilmastyla rastgele bir islemin sonucu tahmin edilebilir. Bu fonksiyonlar aralikli
ve siirekli rastgele degiskenler i¢in tanimlanmistir.
I. Aralikli rastgele degisken (z):
Olasilik yogunluk fonksiyonu PDF, p(x): Rastgele islemin bir sonucu olasiligi
olsun. Ornegin iyi dengelenmis bir kiibik zar i¢in herhangi bir olayn olasilig1, x,

(n=1...6)
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p(x,) = % Denklem 1.1

dir. PDF fonksiyonu olas1 sonuglardan bir tanesini gelme olasiliginin toplami
tam 1 edecek sekilde normalize edilmelidir.
ii. Toplam Dagilim Fonksiyonu (CDF, P(x)):
Rastgele islemin sonucunun olasiligin x,, degerini ge¢gmesin. Ornegin kiibik

zar i¢in
p(xn) = 21 p(x) Denklem 1.2

lii. Strekli rastgele degiskenler icin
[a,b] araliginda tanimlanmis bir siirekli rastgele degisken (x) diisiinelim.
Olasilik Yogunluk Fonksiyonu (PDF, p(x)): p(x)dx’in rastgele degisken x’in x ve
x+dx araliginda bir deger alma olasilig1 oldugunu varsayalim. P(x); [a,b] araliginda x

degeri elde etme olasilig1 1’e esit olarak sekilde tanimlanmaktadir.

b) Toplam Olasilik Dagilim Fonksiyonu (CDF, P(X)): P(x)

P(x) = [ p(x')dx’ Denklem 1.3
Denklem 1.2, rastgele degiskenin x’i gegen bir deger alamama olasiligini

simgeler.

c) PDF ve CDF’nin ozellikleri

- PDF hep pozitifdir.

- CDF hep pozitifdir ve rastgele degiskenin azalmayan fonksiyonudur.

- PDF iligkili CDF degiskeni [0,1] araliginda olacak sekilde normalize edilir (65).
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4.7.3.6. Rastgele Sayilar

Rastgele sayilar herhangi bir Monte Carlo simiilasyon kodunun en 6nemli
parcalarindan biridir. Monte Carlo simiilasyonunun kalitesi kullanilan rastgele

sayilarin rastgeleligi ya da kalitesine baglidir.

Rastgele sayilar, ardigik sayilardir. Bu sayilarin 6zelligi {retilen rastgele
sayilarin algoritmalarinin tahmin edilemez olmasidir. Kullanilan algoritmalar farkli
fonksiyonlarin birgok alt fonksiyon ile ayristirilmasindan elde edilir. Rastgele
sayilar1 {liretebilmek i¢in [0,1] araliginda uniform dagitilmis numaralar iireten

fonksiyonlara ihtiya¢ vardir (67).

4.7.3.7. Monte Carlo’nun Dogrulugu

Monte Carlo simiilasyonunda, kaynak parcaci@in fiziksel etkilesimlerin
belirlenmesi gerekmektedir. Temel fiziksel islemlerin olusturdugu rastgelelik,
kaynak parcacigin ortalama davranmiglarini tahmin edilebilir yapmaktadir. Boylece
ortalama nicelikler ve onlarin standart sapmalari pek ¢ok simiilasyon yapilarak
belirlenmektedir. Istatiksel anlamlilik saglanana kadar simiilasyonlar devam
edilebilir ya da kosturulan kaynak parcacik sayisi artirilarak simiilasyonun dogrulugu

artirilabilir (65).

Calismamizin temelini olusturan Intrabeam cihazina ait deneysel l¢iimlerin
yant sira, MCNP5 (Monte Carlo N-Particle Versiyon 5) kullanilarak cihaz
modellemeleri yapilmistir. Yapilan modellemeler deneysel 6lgiimler ve sistem veriler
ile karsilastirilarak dogrulugu incelenmistir. Calismamizda MC tekniginin
kullanilmasinin sebebi diinya genelinde altin standart olarak kabul edilmesidir. Bu
MCNPS5 siiriimiinde birgok radyasyon tiirii ile niikleer arastirmalar, zirhlama,
dozimetri, doz karakteristigi, detektor materyal kontrolii gibi bir¢ok uygulama

yapilabilmektedir (7).
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5. MATERYAL METOT

5.1. Arastirma Materyali

5.1.1. Carl Zeiss Intrabeam IORT Cihaz1

Carl Zeiss tarafindan iiretilen INTRABEAM PRS 500 modeli 50 keV’lik
elektron demetleri kullanilarak altin hedef araciligiyla foton 1sinlart iiretmektedir. X-
1s1n1 kaynagi (XRS4) 3 kisimdan olugmaktadir (Sekil5.1). Elektronik i¢ kisim, 151
saptirict ve Probdan olugmaktadir. Prob 100 mm uzunlugunda ve 3,2 mm capinda
biyo-uyumluluk i¢in krom-nitrat kaplamali bir siiriiklenme tiipi ve 0,5 pm
kalinliginda altin hedeften olusturulmustur. Siiriiklenme tiipiiniin son 2 cm’si 0,5 mm

kalinliginda yar1 kiiresel berilyum malzeme ile kaplanmistir (Sekil 5.2) (68).

gold target

3mm diameter
drift tube 100mm

161.5mm

CRW
mounting collar

Electronics
housing

Sekil 5.1: XRS4’un fiziksel 6zellikleri ve dis diyagrami
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3.2mm

0.5mm
Electron Beam

Beryllium
Wall

Gold

Target y Effective

, @ Source Position
0.6mm

Sekil 5.2: XRS4’un fiziksel 6zellikleri ve i¢ diyagrami

5.1.2. Iyon Odasi

PTW 23342 0,02 ¢cm3 hacimli diisiik x-151n1 iyon odasi, yiizeysel radyasyon
terapisinde doz Gl¢limii i¢in kullanilan standart iyon odasidir. Kalibrasyon genellikle
15 ila 70 kV'de yapilir. Derin doz hiz1 ve doz ciktilart igin PTW 23342, 0,02 cm?3
hacimli paralel iyon odasi kullanilarak elde edilmektedir (Sekil 5.3) (69).

PTW 34013 soft x-151n1 iyon odas1 0,005 cm3 gibi oldukea kiigiik bir hassas
hacme sahiptir. Cok kiigiik alan boyutlarini veya dik gradyentli terdpatik x-1sinlarini
6l¢meyi miimkiin kilmaktadir. Kalibrasyon genellikle 15 ila 50 kV'de yapilir. Bu
araliktaki enerji tepkisi +% 2'dir. Izotropi icin PTW 34013, 0,0053 ¢m3 hacimli iyon
odas1 kullanilmaktadir (Sekil 5.3) (69).
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Sekil 5.3: PTW 23342 ve PTW 34013

Tablo 5.1; PTW 23342 0.02 cm? temel 6zellikleri

Type of product

Application
Measuring guantities

Reference radiation
quality

Mominal sensitive
volume

Design

Reference point
Direction of incidence

Nominal response
Long-term stability

Chamber voltage
Directional response

Leakage current
Cable leakage

vented plane parallel
ionization chamber
acc. [EC 60731

absolute dosimetry in
low-energy photon beams

absorbed dose to water,
air kerma, exposure

30 kv HVL 0.37 mm Al (T30)
0.02 cm3

not waterproof, vented

in chamber center of
entrance foil underside

perpendicular to chamber
plane

1 nC/Gy
= 1 % per year

300 VW nominal
+ 500 WV maximal

=+ 1 % for chamber tilting
up to + 20°

=+ 10 fA
= 1 pC/AGy-cm)
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Tablo 5.2: PTW 34013 0.005 cm® temel 6zellikleri

T};pe of product
Application
Measuring quantities

Reference radiation
quality

MNominal sensitive
volume

Design

Reference point
Direction of incidence

MNominal response
Long-term stability

Chamber voltage
Directional response

Leakage current

Cable leakage

vented plane parallel
ionization chamber

absolute dosimetry in low-
energy photon beams

absorbed dose to water,
air kerma, exposure

30 kN, HVL 0.37 mm Al (T30)
0.005 cm?

not waterproof, vented

in chamber center of
entrance foil underside

perpendicular to chamber
plane

200 pC/Gy
= 1 % per year

400 V nominal
+ 400 WV maximal

= 5 % for chamber tilting
up to = 10°

=+ 10 fA
= 1 pCAGy-cm)

5.1.3. Elektrometre

PTW UNIDOS E hafif ve kompakt bir cihazdir. Radyasyon terapisinde
giinliik rutin dozimetri i¢in kullanilan, kullanim1 kolay bir dozimetri ekipmanidir.
Iyon odalar1 ve kati-hal detektdrleri kullamimi igin uygundur. Iyon odalarmin
kalibrasyon verileri cihaza depolanabilmektedir. Hava yogunluk diizeltmesi, basing
ve sicaklik degerleri girilerek yapilabilmektedir. UNIDOS E doz ve doz hizi 6l¢tim
verileri i¢in Gy, R, Gy/min, R/min ya da Gy.m birimlerinde ¢ikt1 verebilmektedir.
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Otomatik sizint1 diizeltmesi yapabilmektedir. Warm-up siiresi 5 dakikadir. UNIDOS
E intrabeam icin +300 V bias voltaj verecek sekilde ayarlanmistir. Cihaz agildiginda
otomatik olarak +300 V bias voltaj verilmektedir (Sekil 5.4) (69).

Sekil 5.4: PTW Unidos E elektrometre

5.1.4. Carl Zeiss Su Fantomu

Zeiss, lretim ve tekrar kalibre etme sirasinda bir X 1511 kaynaginin (XRS)
sudaki derin doz egrisini belirlemek i¢in kendi INTRABEAM® Su Fantomunu
kullanmaktadir (Sekil 5.5). Bu amagla XRS, XRS ucu su tanki i¢inde X, y ve z
yonlerinde, 0(x, y, z) << 0.1 mm konumsal tekrarlanabilirligi ile taginmasina izin
veren bir konumlandirma {initesine monte edilmektedir. Buna ek olarak, XRS, 0 ° ile
360 ° arasindaki herhangi bir agida konumlandirmak i¢in ucunun Z simetri ekseni

etrafinda 45°°lik agilarda dondiiriilebilmektedir.

Kati sudan yapilmis su gecirmez bir tutucu, yanal olarak su fantomu i¢inde
bosluk olusturmaktadir. Bosluk kismina diisiik X-151n1 iyon odasi yerlestirilmektedir.
Tiim iyonizasyon haznesinin donebilen tasarimi sayesinde iyonizasyon haznesi, uzun

eksenine gore + 140 ° arasinda herhangi bir a¢1 ayarlanabilmektedir.
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XRS ve iyon odasi birbirinden bagimsiz ii¢ boyutlu donme hareketi
yapabilmektedir. Boylelikle iyon odasinin “giris penceresi (entrance window)” XRS

izomerkezine dogru sekilde ayarlayabilmektedir.

Bu nedenle, iyon odasinin agisal duyarlilik fonksiyonu kullanilarak absorbe
radyasyonun yonii i¢in verilen verileri diizeltmek igin izotropi tayinine ihtiyag
yoktur. Iyon odasmin giris penceresinin iizerindeki “tutucu pencerenin (holder

window)” kalinlig1 tam olarak +/- 0,005 mm hassasiyetle bilinmektedir (70).

Sekil 5.5: Carl Zeiss Su Fantomu
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Tablo 5.3: Carl Zeiss Su Fantomu teknik ozellikleri

Weight

approx. 40 kg

Dimensions

Length x width x height
approx. (580 mm x 400 mm x 520 mm)

Water tank:
— Capacity
— Shielding, lead glass
— Shielding, complete

Positioning unit

approx. 6 liters
2mm Pb equivalent at 50kV X-radiation

Maximum radiation leakage < 23mR/h
(=200pSv/h) (based on standard DIN EN 60601 -
2-8: 1997;chapter 29.1.102)

Mechanical accuracy of 7 positioning system:
min. O.Tmm

5.1.5. Kalite Kontrol Cihazlar1

5.1.5.1. Dahili Radyasyon Monitorii (Internal Radiation Monitor, IRM)

Dahili bir radyasyon monitori (IRM), katot yoniinde yayilan x-1gini

fotonlarin1 tespit eder ve

gercek zamanli olarak doz ¢iktistn1 kaydetmektedir.

Kalibrasyon sirasinda kontrol edilmeli ve onaylanmalidir. IRM sonucu kontrol

terminalinin tedavi ekraninda goriintiilenir; bdylece operatdr tedavi boyunca hangi

dozu hangi dogrulukta verildigini bilmektedir (71).

3

? = lk'_:l"l']T'I"I] =

Internal Cathode Accelerator Beam Electron Gold
Radiation Gun Section Deflector Beam Target

Monitor

Sekil 5.6: Dahili radyasyon monitdrii
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5.1.5.2. Foto Diyot Dizisi (Photo Diode Array, PDA)

Kalite kontrol i¢in kullanilan PDA (Photo Diode Array) i¢inde, birbirlerine
dik olarak yerlestirilen bes diyot, minyatiir hizlandiricinin radyasyonunu 6l¢gmek ve
elektron 1s1minin dogrultusunu ayarlamak i¢in kullanilmaktadir. Bu testin amaci
yayilan 1sinin izotropisini (diger bir deyisle kiiresel deseni) saglamaktir (Sekil 5.7)
(72).

5.1.5.3. Prob Ayarlayica iyon Odasi Tutucu (Photo Adjuster Ion Chamber
Holder, PAICH)

PAICH (Prob Ayarlayici Iyon Odasi Tutucu) ile ¢ikt1 kontrol edilmektedir.
Bir iyon odasi, iyon odasi i¢in olusturulmus olan yuvaya konularak minyatiir
hizlandiricinin ucuna denk gelecek sekilde yerlestirilmektedir. Bu testte dahili
radyasyon monitorii de dogrulanabilmektedir. Dahili radyasyon monitérii tarafindan
Olclilen sayimlar iyonizasyon odasinin okunmasiyla karsilastirilir. Minyatiir
hizlandirici, bir katsayr hesaplanana kadar tedavi planlamasi i¢in uygun degildir.
Sicaklik ve basing sensorleri, kontrol iinitesi ve PAICH igerisinde bulunmaktadir.
Kesin doz hesaplamasini saglamak i¢in basing ve sicaklik kalibre edilmelidir (Sekil
57)(71) .
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Sekil 5.7: Kalite kontrol i¢in kullanilan PDA ve PAICH

5.1.6. Simiilasyon Hesaplama Bilgisayari

MCNPS5 simiilasyon kodu hesaplamalarinda MSI-GE60 OND bilgisayari
kullanilmustir. Islemci i5-3210M 2.50 GHz‘dir. Simiilasyon hesaplamalari i¢in hiz
asindirmast yapilarak islemci ¢ekirdek hiz1 3.10 GHz’ye ¢ikartilmistir.

5.2. Monte Carlo Simiilasyonu

5.2.1. Monte Carlo Yontemi ve Deterministtik Yontemin Karsilastirilmasi

Monte Carlo yontemleri, deterministtik tasima yOntemlerine gore oldukca
farkli bir yol izler. En yaygin olanlar1 ayrik ordinat yontemi olan deterministtik
yontemler, ortalama parcacik davranisi i¢in tagima denklemini ¢dzmektedir. Buna
karsilik, Monte Carlo yontemi; bireysel pargaciklar1 taklit ederek ve ortalama
davraniglarinin bazi yonlerini (hesaplamalari) kaydederek cevap almaktadir. Fiziksel
sistemin i¢indeki partikiillerin ortalama davranisi, simiile pargaciklarin ortalama
davranigindan (merkezi sinir teoremi kullanilarak) anlasilmaktadir. Monte Carlo ve
deterministtik yontemler yalnizca bir problemi ¢ozmenin ¢ok farkli yollaridir. Bu

nedenle bir ¢6ziimiin olusumunda bulunan faktorler bile ¢ok farklidir. Belirleyici
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yontemler, sorunun faz uzay1 genelinde olduk¢a kapsamli bilgi vermektedir. Monte
Carlo, yalnizca kullanict tarafindan talep edilen spesifik tablolar hakkinda bilgi
vermektedir (64).

Monte Carlo ve ayrik ordinatlar yontemi karsilastirildiginda, genellikle ayrik
ordinatlar integral-diferansiyel tagima denklemi ile ¢dziim sunarken Monte Carlo,
tamamlayic1 tasima denklemi ile ¢6ziim sunmaktadir. Bu ifade hakkinda iki sey
yanilticidir. Birincisi, integral ve integral-diferansiyel tasima denklemleri ayni
denklemin iki farkl1 seklidir; biri ¢oziiliirse, digeri de ¢oziiliir. Ikincisi, Monte Carlo,
parcacik Oykiileriyle simiile edilerek bir tasima problemini ¢dzer. Monte Carlo’nun
problemi ¢6zmek icin bir tasima denkleminin yazilmasi gerekmez. Bununla birlikte,
faz uzayindaki pargaciklar olasilik yogunlugunu tanimlayan bir denklem
tiretebilmektedirler. Bu denklemin integral tasima denklemi ile ayni oldugu

goriilmektedir (64).

Integral tasima denklemini tiiretmeksizin, ayrik ordinat metodunun integral
denklemin Monte Carlo ve integral-diferansiyel ile neden iliskili oldugunu
arastirmak onemlidir. Ayrik ordinatlar yontemi, bir¢cok kutuya bdliinerek faz alanim
gorsellestirir ve parcaciklar bir kutudan digerine taginmaktadir. Simir kosullarda,
kutular gittikge kiigtiltiilerek kutudan kutuya taginan pargaciklar, uzayda diferansiyel
bir mesafeyi kat etmek icin farkli zaman stirelerini harcamaktadir. Sonug olarak bu
yaklasimlar integral-diferansiyel denklemin zaman ve uzay igerisinde tiirevlerini
olusturmaktadir. Buna karsilik, Monte Carlo tasima parcaciklarin1 zaman ve uzay
olarak ayrilmig olaylar orgiisii lizerinden tasiyarak hesaplama yapmaktadir. Ne
diferansiyel uzay ne de zaman Monte Carlo tasima denkleminin Gziinde olan
parametreler degillerdir. Integral denkleminde zaman ve uzay tiirevlerini iceren

terimler bulunmamaktadir (64).
Monte Carlo, karmagik iic boyutlu, zamana bagli problemleri ¢ézmeye

elveriglidir. Monte Carlo yonteminde faz bosluk kutularini kullanmadigindan,

uzayda, enerjide ve zamanda gerekli ortalama yaklasimlar1 yoktur. Bu, fiziksel
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verilerin tim yoOnlerinin ayrintili bir sekilde gosterilmesine izin vermek c¢ok

onemlidir (64).

5.2.2. Monte Carlo Metodu

Monte Carlo, teorik olarak istatistiksel bir islemi (niikleer pargaciklarin
malzeme ile etkilesimi gibi) cogaltmak i¢in kullanilabilir ve deterministtik
yontemleri kullanan 06zellikle bilgisayar kodlariyla modellenemeyen karmagsik
problemler i¢in avantaj saglamaktadir. Bir siiregten olusan bireysel olasilik olaylari
sirayla simiile edilmektedir. Bu olaylar1 yoneten olasilik dagilimlari, toplam
fenomeni tanimlamak i¢in istatistik olarak drneklenmistir. Genel olarak, simiilasyon
dijital bir bilgisayar {izerinde ger¢eklestirilir ¢linkii olguyu yeterince tanimlamak i¢in
gerekli denemelerin sayist oldukca fazladir. Istatistiksel &rnekleme siireci,
kumarhanede bir zar atmak igin rastgele sayilarin segilmesine dayanmaktadir. Bu
nedenle, yonteme ‘“Monte Carlo” adi verilmistir. Parcacik tagimaciliinda, Monte
Carlo teknigi son derece gercekeidir (sayisal bir deneydir). Aslinda, 6mrii boyunca
bir kaynaktaki bir¢ok parcaciktan her birinin, bazi ana kategorisinden (emilim, kagis,
vb.) yani var olmasindan dliimiine kadar olusabilecek her durum goz 6niine alinarak
hesaplanmaktadir. Olasilik dagilimlari, 6mriiniin her adiminda sonucu belirlemek

icin tagima verilerini kullanarak rastgele 6rneklenir (64).

Olay Giinliigii
Notron dagilimi, foton iiretimi
Fisyon, foton tiretimi

. Incident
Notron yakalama Neutron

Notron s1zintisi

*s.

$“
-
|

Foton dagilimi

Foton si1zintis1

Void Fissionable Material

N o a k~ wDd e

Foton yakalama

Sekil 5.8: Notron parcaciginin rastgele hareketi
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Sekil 5.8 Fisyona maruz kalabilecek bir malzeme taslak iizerindeki ndtron

olaymin rastgele gecmisini gostermektedir.

0 ve 1 arasindaki sayilar, bir olay varsa ve nerede etkilesimin oldugunu
belirlemek icin, ilgili siiregleri ve materyalleri yoneten fizik kurallarina ve

olasiliklara dayali rastgele segilir.

Bu o6rnekte; olay 1’de bir ndtron carpismasi meydana gelir. Notron, fiziksel
yayilim dagilimindan rastgele secilen bir yonde (sekil de gosterilen yonde) dagilir.

Bir foton iiretilir ve daha sonra analiz i¢in gegici olarak depolanir ve toplanir.

Olay 2°de, fisyon gergeklesir, bu da gelen nétronun sonlandirilmasina ve iki
giden notronun ve bir fotonun dogumuna neden olur. Daha sonra analiz i¢in bir

nodtron ve foton hesaba katilmaktadir (64).

Ik fisyon nétronu olay 3’te ele gecirilir ve feshedilir. Verilen nétron simdi

rastgele 6rnekleme yoluyla olay 4’te hesaplama uzayindan disariya sizdirilmistir.

Fisyon ftireten foton, olay 5’de carpisiyor ve olay 6’da hesaplama uzayinin
disina sizdiriliyor. 1. Olay’da olusan foton, olay 7’de yakalanmis ve hesaba
katilmistir. MCNP, hafizasinda depolanan son partikiiliin, ¢ikan ilk parcacik oldugu

varsayilarak hesaplanan parcacik olarak nitelendirildigini unutmamak gerekir.

Bu sekilde, notronun gecis yolu tamamlanmistir. Buna benzer olay
orgllerinin sayilar1 arttirildikca, aliman noétron ve foton dagilimlart daha 1iyi
bilinmekte ve sonu¢ dogruya yaklagsmaktadir. Ciktilar, ilgi konusu miktarlar
(kullanic1 tarafindan yapilan girdiler) ne olursa olsun ve sonuclarin istatistiksel

kesinliginin (belirsizlik) tahminleri ile birlikte degerlendirilmektedir (64).
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5.2.3. MCNP5 (Monte Carlo N-Par¢acik Tasima Kodu V.5)

MCNPS, genel amagli, siirekli enerjili, genellestirilmis geometride, zaman
bagimli, birlestirilmis notron/foton/elektron Monte Carlo tasima kodudur. Birkag
tasima modunda kullanilabilmektedir: sadece notron, sadece foton, sadece elektron,
foton noétron etkilesimleri, notron/foton/elektron, foton/elektron ya da elektron/foton
gibi kombinasyonlarda c¢alistirilabilmektedir. Enerji araligt nétron ig¢in 10-150 MeV,
foton i¢in 1 keV ila 100 GeV ve elektron i¢in 1 keV ila 1 Gev arasidir. Kullanici
tarafindan girdi dosyayr olusturulur. Bu girdi dosyasinin igerisinde geometri
spesifikasyonu, malzemelerin tanimi1 ve kesitsel degerlendirmelerin se¢imi, ndtronun,
fotonun veya elektron kaynaginin konumu ve karakteristik ozellikleri, istenen
cevaplarin veya taleplerin tiirli gibi sorunlar hakkinda bilgi igerir ve verimliligi

arttirmak i¢in kullanilan herhangi bir varyans azaltma teknigini barindirir (64).

MCNPS5, Windows isletim isteminde calistirilabilmektedir. Arayliz programi

olarak Vised kullanilmaktadir.

Monte Carlo hesaplamasinda unutulmamasi gereken bes kural vardir.
Bunlar;
1 Geometrinin ve kaynagin iyi tanimlanmasi ve 6rneklenmesi
2 Kay1p bilgileri kurtaramayacak olmasi
3. Sonuglarin istikrarini ve giivenilirliginin siirekli sorgulanmasi
4 Varyans azaltmalari etkin sekilde kullanilmasi
5. Kosturulan pargacik sayisi, cevabin niteligini  gostermedigini

unutmamalidir.

5.2.4. MCNP5 Yazihm Ozellikleri

Bu bolimde MCNP5’nin ¢esitli  Ozellikleri, kavramlar1 ve yetenekleri

Ozetlenerek yazilmistir.
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5.2.4.1. Niikleer Data ve Reaksiyonlar

MCNP simiilasyon kodu siirekli enerjili niikleer ve atomik veri kiitiiphaneleri
kullanmaktadir. Niikleer verilerin ana kaynagi, Degerlendirilmis Niikleer Veri
Dosyast (ENDF) sistemi, Ileri Hesaplamali Teknoloji Girisimi (ACTI),
Degerlendirilmis Niikleer Veri Kiitiiphanesi (ENDL), Degerlendirilmis Foton Veri
Kitiiphanesi (EPDL), Aktivasyon Kiitiiphanesi (ACTL) Livermore’dan derlemeler
ve Los Alamos’daki Niikleer Fizik (T-16) Grubu 6, 7, 8 degerlendirilmeleridir.
Degerlendirilen kiitiiphane verileri, NJOY gibi kodlarla MCNP i¢in uygun formata
dontstiirilmiistiir. Dontistliriilmis niikleer veri kiitiiphaneleri, kullanicinin amacina

yonelik en uygun ve mitkkemmel sekilde kullanilmaktadir (64).

5.2.4.2. Kaynak Spesifikasyonlari

MCNP kullanict girdileri ile kaynagin 6zelligini, kullanicinin kod degisikligi
yapmak zorunda kalmadan c¢ok cesitli kaynak kosullar1 belirlemesine olanak
tanimaktadir. Enerji, zaman, konum ve yoniin kaynak degiskenleri ve baslangic
hiicreleri veya yiizeyleri gibi diger parametreler i¢in bagimsiz olasilik dagilimlar
belirtilebilmektedir. Kaynagin geometrik boyutu hakkinda bilgi verebilmektedir.
Buna ek olarak, kaynak degiskenleri kodun yerlesik kaynak yeteneklerini genisleten
diger kaynak degiskenlerine (6rnegin, a¢cinin bir fonksiyonu olarak enerji) bagl

olabilir.
Kaynak degiskenleri i¢in girdi olasilik dagilimlarina ek olarak, bazi dahili
islevler de mevcuttur. Bunlar, Watt, Maxwell ve Gauss spektrumlar1 gibi fisyon ve

fiizyon enerji spektrumu igin ¢esitli analitik fonksiyonlari igermektedir (64).

5.2.4.3. Tally’ler (Dedektorler) ve Cikti

Kullanici, MCNP’ye pargacik akimi, parcacik akisi ve enerji birikimi ile ilgili

cesitli degerlendirmeler yapmasini saglayabilir. Kritik kaynaklarda olan birkag 6zel
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durum haricinde, MCNP degerleri baslangic partikiili basina normalizasyon
yapmaktadir. Akimlar, herhangi bir yiizey kiimesi, ylizey kesimi veya problemin
ylizey toplami boyunca yoniin bir fonksiyonu olarak degerlendirilmektedir. Yiikler
elektronlar ve pozitronlar i¢in dedekte edilebilmektedir. Herhangi bir yiizey
kiimesinde, yiizey kesimi, problemin yiizey toplaminda ve hiicrelerde veya hiicrelerin

toplaminda aki dedekte edilebilmektedir (64).

5.2.4.4. Monte Carlo Hata Tahmini ve Varyans Azaltma

MCNP c¢iktilar1 baslangic pargacigi icin normalize edilir ve ¢ikista, R degeri
ile birlikte yazdirilir. R degeri standart sapmadan tahmini bir ortalama degerdir. R
degerini arttirmak igin kosturulan pargacik sayisini artirmak gereklidir. Asagidaki

tabloda simiilasyon kodu i¢in gecerli olan R degerleri verilmistir.

R degeri 1/+/N ile orantilidir. Burada tanimlanmis olan N sayist kosturulan

parcacik sayisidir.

Tablo 5.4: R degerinin kalite skalasi

Guidelines for Interpreting the Relative Error R’

Range of R Quality of the Tallv
0.5t 1.0 Not meaningtful
0.2 to 0.5 Factor of a few
0.1to0.2 Que‘stionable
<0.10 Generally reliable
< 0.05 Generally reliable for point detectors
=R = Si,/,\_‘ and represents the estimated relative error at the 1o level.

These interpretations of R assume that all portions of the problem phase
space are being sampled well by the Monte Carlo process.

Verilen bir MCNP calismast icin T tiiketilen bilgisayar siiresi, N ile
orantilidir. Béylece, R = C/v/T formiilii varyans azaltmalarinda kullanilmaktadir. C,
pozitif bir sabittir. R'yi azaltmanin iki yolu vardir: (1) T'yi artirmak ve / veya (2)
azaltmak. Bilgisayar biitgeleri genellikle ilk yaklasimin kullanimini simirlar. Ornegin,

R=0.10 elde etmek i¢in 2 saat siirdiiyse, R = 0.01 elde etmek i¢in 200 saat gereklidir.
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Bu nedenle, MCNP, C'yi azaltmak i¢in 0zel varyans azaltma tekniklerine sahiptir
(Varyans, standart sapmanin karesidir.). Sabit C, toplama tercihine ve / veya

ornekleme se¢imine baglidir. Varyans azaltma teknikleri;

- Dedektor se¢imi
- Analog olmayan monte carlo

- MCNP iginde bulunan varyans azaltma araci (64)

5.2.5. MCNP5 Uygulamasi I¢in Basitlestirilmis Bir Ornek

Bu kisimda, MCNPS5 simiilasyon kodu i¢in bir su fantomu problemi
olusturulacaktir. Olusturulan problem iizerinden geometrik modelleme, kaynak
konumlandirma, materyal tanimlama, dedektér secimi, kaynagin olusturulan
geometrik yapiyla nasil etkilesime girdigi ve nelere dikkat edilmesi gerektigi

anlatilmistir.

MCNPS5 simiilasyon kodu i¢in kullanilan Vised (Visual Editor) ara yliz
programi (yazilimi) igerisinde {i¢ adet 6nemli kart blogu vardir. Bunlar Hiicre (cell),

Yiizey (surface) ve Veri (Data) kartlaridir. Kartlar sirasiyla yazilmalidir.

Merkezi (0,0,0)’da konumlandirilmis, x=50 cm, y=50 cm, z=50 cm
boyutlarinda, kare seklinde olusturulmus olan su fantomu +z ekseni dogrultusunda
yiizeyinden 50 cm uzakta konumlandirilmis 6 MeV enerjiye sahip noktasal bir
kaynaktan radyasyona maruz birakilmaktadir. Fantomun igine ve yiizeyinden 5 cm
uzakliga xy-koordinatlar1 (0,0) ve yaricapt r=1 cm olan 10 adet hava ortamindan
olusan 0.5 cm kalinliginda disk seklinde dedektdr yerlestirilmistir. Dedektorler de

birakilan aki 6l¢iilmek istenilmektedir.

Vised veri giris dosyasinda oncelikle yiizey kartlari blogunda istenilen
geometrik yiizeyler ve boyutlar tanimlanmaktadir. MCNP5’de tanimlanmis olan
geometrik ylizeylerin ve diizlemlerin matematiksel ifadeleri Tablo 5.5°de

gosterilmistir (7).
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Tablo 5.5: MCNPS5 geometrik yiizeyler

Kisaltma  Ylzey Turu Tanimlama Denklem

D Duzlem Genel Ax+By+Cz—-D =0
px Diizlem x-eksenine dik x-D=0
Py Dizlem y-eksenine dik v—D=0
pz Diizlem z-eksenine dik z-D=0
50 Kiire Orijin merkezli x*+3y°+z7 -R*=0
s Kire Genel (x=x)+(=»)'+(z-2"-R* =0
5% Kire x-ekseni merkezli (x—x)"+p*+z2—R* =0
5y Kure y-ekseni merkezli X+ (y —;)3 +z2—R*=0
sz Kire z-ekseni merkezli 43y +(z=2)) =R* =0
c/x Silindir x-eksenine paralel (=) +(E-2)-R*=0
c/y Silindir y-eksenine paralel (x —;)3 +(z— ;)2 —~R*=0
c/z Silindir z-eksenine paralel (x—x)+(y—»)-R*=0
cx Silindir x-ekseninde v+ -R* =0
cy Silindir y-ekseninde x*+zP—R*=0
cz Silindir z-ekseninde X+ =R* =0

Yiizey blogunda su fantomunun kare yapisi olusturmak i¢in orijin ilizerinde
alt1 ylizeyi 2, 3, 4, 5, 6, 7 numaralar satirlar ile tanimlanmistir. Sekil 5.9°deki
ifadesi 2 numarali ylizeyin x eksenini 25 cm’de kesen bir diizlem oldugunu
belirtmektedir (MCNP‘de uzunluk birimi cm’dir). Dedektorler i¢in orijin iizerinde
diskler i¢in ifadesi ile z-ekseninde yarigapt 1 cm olan bir silindir
tanimlanmistir. Tanimlanan silindir 9, 10, 11, 12, 13, 14 numaralan yiizey kartlari,
hiicre blogunda istenilen bigimlerde kirpilarak disk bigimine doniistiiriilmiistiir.
100 numarali ylizey karti merkezi orijinde olan 100 cm yarigapli bir kiireyi
tanimlamaktadir. Bu kiire, hesaplama uzay1 olarak kullanilmakta ve parcacigin

maksimum gidebilecegi sinir noktasini belirtmektedir (Sekil 5.9).
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¢ Yizey Kartlari
¢ su fantomu

1 o0 100 sUzay
2 px 25
3 px -25
4 py 25
5 py -25
€ pz 25
7 pz -25
¢ Dedektor
8 cz 1 $Dedektdr diski
g pz 30
10 pz 30.1
11 pz 30.2
12 pz 30.3
13 pz 30.4
14 pz 30.5

Sekil 5.9: MCNPS5 Vised Input Yiizey Blogu

Hiicre blogunda, yiizey blogunda olusturulan diizlemler ve yiizeyler
yardimiyla problemde istenilen objelerin ii¢ boyutlu geometrileri tanimlanmaktadir.

(YA

Girdilerin Oniindeki isareti tanimlanan ylizeye gore yiizeyin solunu, arkasini,
altin1 veya icini, “+” isareti ise yiizeyin sagini, Oniinii, Ustlinii veya disini
tanimlamaktadir. Hiicre blogunda tanimlanan her bir hiicre kart1 geometrinin belirli
bir par¢asini tanimlamaktadir. Parcalarin hangi materyal olustugu ve yogunlugu veri
blogunda veri kartlar1 ile tammlamir. Ornegin yogunlugu -5.0 olarak ifade edilmis
olan bir materyal ya da izotop sistem tarafindan 5.0 g/cm?® taninmaktadir. Buna ek
olarak kaynak tarafindan {iretilen parcaciklardan hangisinin takip edilmesi

isteniliyorsa (foton takibi i¢in) kodumu veri bloguna yazilmalidir.

Basitlestirilmis problemde 4, 5, 6, 7, 8 dizisi ve 9, 10, 11, 12, 13 dizisi hiicre

kartlar1 (Sekil 5.10) hava materyali tanimlanmig ve sirastyla su fantomunun 5 cm

{istiinde ve iginde yer alan disk dedektdrleri tanimlamaktadir. 4 1 -0.001205 -8 9 -10)

ifadesi sirastyla 4 numarali hiicrenin, 1 numarali materyalden olustugunu ve
yogunlugunun 0.001205 g/cm? oldugunu, 8 numaral yiizeyin i¢i (-), 9 numaral
yiizeyin st (+) ve 10 numaralar1 yiizeyin alt1 (-) ile sinirlandirildig: belirtilmektedir.

3 numarali hiicre saf su materyalinden olusturulmus kare su fantomunu

tanimlamaktadir. 3 2 -1 -2 3 -4 5 -6 7| ifadesi sirasiyla 3 numaral1 hiicrenin, 2 numaral
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materyalden olustugunu ve yogunlugunu 1 g/cm® oldugunu, 3, 5, 7 numaral
yilizeylerin istii (+), 2, 4, 6 numaralar1 yiizeylerin alt1 (-) ile smirlandirildigini

belirtmektedir. 1 numarali hiicre kart1 hava igermekte ve i¢ uzay1 tanimlamaktadir.

[L -0.001205 -1] ifadesi sirastyla 1 numarali hiicrenin, 1 numarali materyalden

olustugunu ve yogunlugunun 0.001205 g/cm? oldugunu, 1 numarali yiizeyin ici (-)

ile smirlandirldigr belirtmektedir. Biitiin i¢ uzay icindeki hiicrelerde foton takibi

yapildig1 i¢in tiim hiicrelerde tanimlanmustir.

¢ Hicre Kartlari

1 1 -0.001205 -1 #3 #4 #5 #¢ #7 40 49 #10 #11 #12 #13 5ic uzay
2 0 1 5dig uzay
3 2 =1 =2 3-45-67 43 #9 #10 411 #12 #13 § Su Fantomu
4 1 -0.001205 -8 9 -10 &ilist dedektdr dizisi
5 1 -0.001205 -8 10 -11
£ 1 -0.001205 -8 11 -12
7 1 -0,001205 -8 12 -13
8 1 -0.001205 -8 13 -14
§ 1 -0.001205 -8 § -10 trcl=(0 0 -10 ) $i¢ dedektdr dizisi
10 1 -0,001205 -8 9 =10 trcl=(0 0 -10.1)
11 1 -0,001205 -8 9 =10 trcl=(0 0 -10.2 )
12 1 -0.001205 -8 9 -10 trcl=(0 0 -10.3)
13 1 -0.001205 -8 9 -10 trcl=(0 0 -10.4 )

Sekil 5.10: MCNP5 Vised Input Hiicre Blogu

Problem igerisinde tiim hesaplama boyunca kaynak tarafindan {iiretilen diger
parcaciklarin takibinin 6nemli olmadigi, dis uzay olarak adlandirilan bir hiicre karti
tanimlanmaktadir. Basitlestirilmis 6rnek problemde 2 numarali hiicre bu amacla
tanimlanmaistir. ifadesi sirasiyla 2 numarali hiicrenin bosluktan ve ya vakumlu
alandan olustugunu (0), 1 numarali yiizeyin dis1 (+) olarak smirlandirildiginm
belirtilmektedir. Bu hiicrede foton takibi yapilmayacagi igin olarak

tanimlanmaistir.

Hiicre ve ylizey blogu yardimiyla olusturulan {i¢ boyutlu geometri ve

materyal parametreleri tanimlanan problemin verileri, kaynak yapisi, materyal ve
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dedektor bilgileri veri bloguna tanimlanmaktadir. Veri blogunda kodu
problemin tiiriinii belirten karttir. Bu kod ile programda etkilesimi incelenecek olan

parcacigin tiirli belirtilerek diger pargaciklar hesaplama i¢in ihmal edilir.

Basitlestirilmis problemde mode p tanimlanarak simiilasyonda sadece fotonlarin

dikkate alinacagi belirtilmistir (Sekil 5.11-5.12).

Sekil 5.11: Su fantomu iki boyutlu (sol)ve ii¢ boyutlu (sag) Vised Goriintiileri

Sekil 5.12: Dedektorlerin ti¢ boyutlu Vised Goriintiileri
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Tablo 5.6’de MCNP’de etkilesimi incelebilecek pargacik listesi verilmistir.

Tablo 5.6: MCNP5 pargacik etkilesim listesi

Komut Gorevi

mode n Sadece (varsayllan) ndtron etkilesimi
mode n p Nétron ve foton etkilesimi

mode p Sadece foton etkilesimi

mode e Sadece elektron etkilesimi

mode p e Foton ve elektron etkilegimi

mode n p e Nétron, foton ve elektron etkilesimi

Problemde kullanilmak istenen kaynak i¢in gerekli parametreler kartiyla
tanimlanmaktadir. sdef erg=6.0 pos=0 0 50 vec=0 0 1 par=2| ifadesinde sirasiyla

kartinda, kaynagin enerjisini belirtir, 6rnek problem i¢in bu enerji 6.0 MeV
oldugunu gostermektedir. kaynagin koordinatlarini, kaynak tarafindan
tretilen pargaciklarin ugus dogrultular: i¢in alinan vektorii tanimlamaktadir.

ifadesi tanimlanan kaynaktan sadece foton tiretildigini ifade etmektedir (Sekil 5.13).

Veri blogunda bulunan materyal kartlari, hiicreleri olusturmakta olan
materyallerin element bilesenlerini ve bilesenlerin oranlarim1 tanimlamak ig¢in
kullanilmaktadir. Tanimlanacak materyalin izotoplar1 belirlendikten sonra veri
kartlarina materyalin izotop kodu ve izotopun materyalde bulunma orani yiizdelik
tizerinden tanimlanir. Bu veriler, MCNP igerisinde bulunan kiitiiphaneler araciligiyla

tesir kesiti tablolarindan elde edilmektedir.
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¢ Veri Kartlarl

mode p

C materyal kartlarl

ml  &000.04p -0,000124 § Hava yogunluk 0.001205 g/cm3
7000,04p -0,755268
£000.04p -0.231781
18000.04p  -0.012827

m2  1000.04p -0.111894 §5af su yogunluk 1 g/cm3
£000.04p -(,88810¢

imp:p 1 0 1 10z §1, 13
3def erg=6.0 pos= 0 0 50 vec=0 0 1 par=2
nps lsg

fd:pd4 5678910111213
e40,511.522.533.544.555.5¢€

Sekil 5.13: MCNP5 Vised Input Veri Blogu

Problemde m2 su fantomunda bulunan saf suyu tanimlamaktadir ve [1000.04p
ile [8000.04p| foton i¢in saf suyu olusturan H ve O’nun izotop kodlaridir. Bu
izotoplarin saf suyu olusturma oranlar1 sirasiyla %11,1894 ve %8&8,8106°dur.

materyal kart: hava ortamimi tanimlamaktadir ve [6000.04p| [7000.04p| [8000.04p ile
18000.04p| degerleri foton i¢in hava ortamini olusturan H, C, N ve O’nun izotop

kodlaridir. Bu izotoplarin hava ortamini olusturma oranlar1 sirasiyla 90,0124,

9675,5268, %23,1781 Ve %1,2827"dir (Sekil 5.13)

Problemde kodu ile kag parcacik kosturulacagi (6yki) belirtilmektedir.
kodu yiiz milyon pargacigin kosturulacagimi ifade etmektedir. Tim
kosturulan parcaciklar hesaplandiktan sonra hangi niceliklerin 6l¢iilmek istendigi
dedektor kartlar ile belirtilmektedir. Dedektor kartlari ile depolanan enerji, hiicre
veya yiizey akisi Olgiilebilmektedir (Tablo 5.7) (64). MCNP5’de etkilesimleri
incelenen pargaciklarin tiirlerine gore temelde fotonlar i¢in alti dedektor, elektronlar

icin dort dedektor ve ndtronlar i¢in yedi dedektor kart1 bulunmaktadir.
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Tablo 5.7: Dedektor tiirleri

Sembol Dedektor Tiird (Olgtiidi Nicelik) Birimi
f1 Tum ylizey Uzerinden toplam parcacik akisi Parcacik
f2 Yiizey Uzerindeki ortalama aki Parcacik/cm :
f4 Hiicredeki ortalama aki Parcacikicm’
£5 Nokta veya halkadaki aki Parcacikiem
£6 Her bir hilcrede kitle basina birakilan ener; MeVig
f8 Hicrede olusan puls yiiksekligi dagilimi Puls

Basitlestirilmis problemde [f4:p 4 56 7 8 9 10 11 12 13| ifadesi hiicre blogunda

tanimlanan kartlardan 4, 5, 6, 7, 8, 9, 10, 11, 12 ve 13 numarali kartlar f4 foton

dedektorii olarak kullanilacagi tanimlanmistir. Bu hiicre kartlarinda biriken toplam

pargacik akis1 hesaplanmasinin istenildigi belirtilmektedir. e4 051152253354 4.5
5 5.5 6| kodu enerji gruplama kart1 olup hesaplanan verilerin 0,5-6 MeV araliginda,

0,5 MeV’lik adimlar halinde 6zetlenecegini ifade etmektedir.

Modellemenin hatasiz oldugundan emin olunduktan sonra problem
calistirllarak kosturulan parcaciklar bitirildiginde sonuglar bir ¢ikti dosyasi halinde
elde edilmektedir. Dedektorlerden elde edilen veriler parcacik basina hesaplanmis
olan degerlerdir. Problem calistirildiginda 4 numarali dedektérde hesaplanan aki
foton demetinin baslangic siddetini I, =2.02457x10~* parcacik/cm?, 9 numaral
dedektorde hesaplanan aki ise foton demetinin fantom icerisindeki materyali
gectikten sonraki siddetini I=1.14873x10™* parcacik/cm? olarak vermektedir. Bu

veriler denklem 3.1 e uygulandiginda su materyali i¢in dogrusal zayiflatma katsayisi

[ =Ie " (3.1)

u=

2.02457x10~*

1 <1.14873x10‘4
— n
1cm

> = 0.5667 cm™!

olarak bulunur.
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Monte Carlo simiilasyonlarinda tiim hesaplamalar bagil hata degeri (BH) ile
birlikte verilmektedir. BH degeri < %S5 ise iyi bir hassasiyet, %5 < BH < %10 kabul
edilebilir hassasiyet, BH > %10 ise hassasiyet sorgulanabilir bir sonug¢ olarak kabul

edilmektedir. BH kosturulan pargacik sayisina bagli olarak hesaplanmaktadir.

BH degerini yariya diisiirmek igin kosturulan pargacik sayisini dort katina
cikarmak gerekmektedir. Basitlestirilmis problemde farki sayilarda kosturulan
pargaciklar igin elde edilen BH degerleri Tablo 5.8°de goriilmektedir. Ornegin I,
degeri i¢in kosturulan pargacik sayisi bir milyon iken BH degerinin %4,06,
kosturulan pargacik sayist dort milyon iken BH degerinin %1,99 oldugu ve
kosturulan pargacik sayisi dort kat artirildiginda BH degerinin yariya distiigi

goriilmektedir.

Tablo 5.8: Basitlestirilmis problemin kosturulan pargacik sayisina bagli sonucu

nps Dedektor 4 (Io) BH  Dedektor 9 (I) BH n (1/cm)

1.00E+06 2.02457E-04 0.0406 1.14873E-04 0.0664 0.5667
2.00E+06 2.04061E-04 0.0285 1.18986E-04 0.0485 0.539%4
4.00E+06 2.07930E-04 0.0199 1.19947E-04 0.0336 0.5502
8.00E+06 2.11251E-04 0.0140 1.23335E-04 0.0254 0.5381

1.60E+07 2.11182E-04 0.0099 1.23115E-04 0.0185 0.5396
3.20E+07 2.12238E-04 0.0070 1.22443E-04 0.0128 0.5501
6.40E+07 2.11514E-04 0.0049 1.22433E-04 0.0089 0.5467
1.28E+08 2.10975E-04 0.0035 1.21300E-04 0.0063 0.5535
2.56E+08 2.11517E-04 0.0025 1.21851E-04 0.0044 0.5515
5.12E+08 2.11271E-04 0.0017 1.20990E-04 0.0031 0.5574

5.3. Referans Protokoller

Tez caligmasinda kullanmis olan protokoller IAEA TRS 277 (Uluslararasi
Atom Enerji Ajans1 Teknik Rapor Serisi 277, International Atomic Energy Agency
Technical Report Series 277), AAPM TG 61(American Association of Physicists in
Medicine Task Group Report No 61), AAPM TG 195 ve IAEA TRS 398’dir.
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Sonuglarin degerlendirilmesi, dlglimlerin yapilmasi ve verilerin hesaplanmasinda

belirtilen protokoller referans olarak alinmistir.

5.3.1. TRS 398 Protokoliiniin Onerdigi Referans Kosullar

IAEA TRS 398 protokoliiniin onerdigi referans kosullar Tablo 5.9°da

gosterilmistir.

Tablo 5.9: TRS398 protokoliinde 6nerilen referans kosullar

TABLE 8.1. TOTAL THICKNESS * OF MATERIAL REQUIRED FOR FULL BUILD-UP

kV Polyethylene PMMA " Mylar
mgem”  um mg cm”  um mgcm”  um
50 40 45 44 40 4.6 35
60 55 60 0.1 50 0.4 45
70 72 80 8.0 63 8.3 60
80 9.1 100 10.0 85 10.3 75
9 I1L1 120 122 105 12.9 90
100 134 140 14.7 125 15.4 110

* The thickness specified 1s taken to be equal to the csda range of the maximum energy secondary electrons, as given i Ref. |64].

" Polymethyl Methacrylate, also known as acrylic. Trade names are Lucite, Plexiglas or Perspex.

TABLE 8.11. REFERENCE CONDITIONS FOR THE DETERMINATION OF ABSORBED DOSE IN LOW-
ENERGY X-RAY BEAMS

Influence quantity Reference value or reference characteristics

Phantom material water-equivalent plastic or PMMA

Chamber type plane-parallel for low-energy x-rays

Measurement depth z,,¢ phantom surface

Reference point of the chamber at the centre of outside surface of chamber window or

additional build-up foil if used *
SSD usual treatment distance as determined by the reference
applicator "

Field size 3em x 3 cm, or 3 cm diameter, or as determined by the
reference applicator "

"The reference point of the chamber is the outside surface because the calibration factor Np,y, ¢ is given in terms of the absorbed dose to
the surface of water.

b An applicator with a field size equal to (or otherwise minimally larger than) the reference field size should be chosen as the reference
applicator.
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TABLE 8.1 ESTIMATED RELATIVE STANDARD UNCERTAINTY * OF D,, o AT THE REFERENCE
DEPTH IN WATER FOR A LOW-ENERGY X-RAY BEAM

Physical quantity or procedure Relative standard uncertainty (%)
Step I Standards Laboratory SSDL SSDL PSDL PSDL
N”—"'-Qu or Ny calibration of secondary standard at PSDL 1.0 05
Long term stability of secondary standard 0.1 0.1
N”-"'-Qu calibration of the user dosimeter at the standards lab
Absorbed-dose standard 0.5 _ L0 _

Derived from air-kerma standard 30 30

Combined uncertainty in Step 1 12 30 1.0 3.0

Step 2: User x-ray beam

Long-term stability of user dosimeter 0.3
Establishment of reference conditions 1.0
Dosimeter reading M; relative to timer or beam monitor 0.1
Correction for influence quantities & 0.8
Beam quality correction, Ky 1.5
o
Combined uncertainty in Step 2: 20
Combined standard uncertainty of D, , (Steps 1 +2) 23 3.6 22 3.6

*See IS0 Guide to the expression of uncertainty [32] or Appendix D. The estimates given in the table should be considered typical values;
these may vary depending on the uncertamty quoted by standards laboratories for calibration factors and on the experimental unceraity
at the user institution.

5.4. Intrabeam Dozimetri

Bu baghk altinda INTRABEAM® X-isin1 kaynagimin ve Kkiiresel

aplikatdriiniin dozimetri ve kalibrasyonu agiklanmistir.

5.4.1. X-Isim Kaynaginin (XRS) Derin Doz Egrisinin Belirlenmesi

5.4.1.1. INTRABEAM® Su Fantomu Ol¢iimii

Carl Zeiss Meditec AG, iiretim ve yeniden kalibrasyon sirasinda XRS’in doz

egrisini belirlemek i¢in kendi INTRABEAM® su fantomunu kullanmaktadir. Bu
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sekilde XRS su tankinin i¢inde x, y, z yonlerinde, 0 (X, y, z) << 0.1 mm konum
tekrarlanabilirligi ile gerektigi sekilde hareket ettirilebilmektedir. Ayrica XRS Z-
simetri ekseni etrafinda 0 ° ve 360 ° arasinda herhangi bir agida dondiiriilebilmekte

ve konumlandirilabilmektedir (Sekil 5.14) (72).

Sekil 5.14: Intrabeam su fantomu igerisinde konumlandirilmig XRS

Kat1 sudan yapilmis su gecirmez bir tutucu, su fantomu i¢inde yanal olarak
uzanmaktadir. I¢ kismina diisiik x-1511 iyon odasi konulabilmektedir (23342 tipi,
PTW Freiburg, Almanya, tarafindan imal edilmistir). Iyon odasi tutucusunun
dondiiriilebilir tasarimi sayesinde, iyon odast + 140 ° arasinda herhangi bir agiya
ayarlanabilmektedir. XRS ve iyon odasmin birbirinden bagimsiz iki rotasyonel
hareketi, x, y, z, konumlandirmasi ile birlestirildiginde, iyon odas1 tarafindan yapilan
Olciimiin XRS’in izomerkezine normalize olmasmi saglamaktadir. Boylelikle iyon

odasi i¢in agisal duyarlilik diizeltmesine gerek yoktur.

Iyon odasmin akimi, I =40 pA, XRS tiip akim1 U = 40 veya 50 kV tiip voltaj1
kullanilarak Az = 0,5 mm olucak sekilde 3 mm <z <45 mm mesafeleri i¢in Ol¢iiliir.
Iyon odas1 icin basing-sicaklik diizeltmesi de yapilarak farkli su derinliklerinde
absorbe edilen doz degeri hesaplanmaktadir. Farkli su derinlikleri i¢in, iyon odasina
kalibrasyon faktorii Ng[R/C] ve rontgen-gray doniisiim faktorii f uygulanmalidir. Bu

etki parametreleri formiile uyguladiginda denklem 3.2 sekilde olmaktadir.
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Dy, (Z)[Gy/min] = I ,(2)[A] - Ns[R/Clkqf[Gy/R] - 60[s/min] 3.2)

N, f, ve K, faktorlerinin belirlenebilmesi i¢in XRS’in etkin enerjisi (veya
yari-deger tabaka HVL [mm (Al)]) bilinmelidir. 10 mm su derinliginde 4 tip XRS’in
HVL o6l¢timleri Tablo 5.10°da gosterilmektedir. HVL degerleri igin etkin enerji

degerleri tablo igerisinde verilmistir.

Tablo 5.10: Farkli XRS’lerin 10 mm su derinliginde HVL degerleri

Acceleratin XRS Effective Beam

Voltage (kV) HVL (mm Alu) Energy (kV) Quality (PTW)
50 0.64 20.4 Between T30 an T50
40 0.48 19.1 ~T30
30 0.41 17.3 ~T30

20 kV’luk enerjide ki rontgen-gray doniisiim faktorii fnin 8.81 mGy / R
(ICRU Rapor 17°den alinan de@er) bir degere sahiptir. Iyon odasi kalibrasyon
sertifikasinda 1s1n kalitesi diizeltme faktéri kQ’nun T30 T50 i¢in 1.000 oldugu
gostermektedir (Sekil 5.15)(72).
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Sekil 5.15: PTW 23342 iyon odasi i¢in 6rnek kalibrasyon sertifikasi

5.4.1.2. Derin Doz Egrisinin Uyarlanmasi

Bir onceki bélimde anlatilmis olan kurulum yoénteminin XRS ucunun

yiizeyinden (veya aplikator yiizeyinden) dogrudan Olglim alinmasina izin
vermediginden dolayr derin doz degerlerinin ayarlanabilmesi igin bir analitik
fonksiyon kullanilmaktadir. Bu, kat1 su iyon odasi tutucusunun kalinligindan dolayz,

iyon odasinin XRS ucu veya aplikatore dogrudan temas etmesini dnlemektedir.

Derin doz egrisinin uyum fonksiyonu Dy, (z)[Gy/min] ii¢ iistel fonksiyonun
birlesiminden (her biri Lambert-Beer absorpsiyon yasisina dayanir) ve katsayilari
DO, bl, al, a2, a3, ul, u2, u3 ve degisken z [mm] olan ikinci dereceden mesafe
Sekil
gostermektedir. Olgiilen derin doz egrisi, uyarlama ile ¢ok dogru bir sekilde temsil
edilmektedir (72).

yasast fonksiyonundan olusmaktadir. 5.16, bu yontemin kalitesini
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b1

Dy (2)[Gy/min]{XRS} = (1_2(1’)2 ' [Al - exp (—ul %) +a2-exp (—u2 12—0) +

1__
z

a3-exp (—u3.1z—0)] D, 2 (3.3)

z2

Not: Izomerkezden uzaklastikca, doz ¢ikis1 z3 ile neredeyse ters orantilidir.
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Sekil 5.16: Derin doz egrisinin uyarlanmasi

5.4.1.3. Prob Ayarlayiaa iyon Odasi Tutucu (PAICH) Ciktisi ve Dahili

Radyasyon Monitorii (IRM)’nin Orijinal Degerlerinin Belirlenmesi

Su fantomundaki derin doz egrisi 6l¢limiinden 6nce veya sonra, bir PAICH ve
iyon odast yardimiyla XRS’in 40 pA'da 40 (veya 50) kV'luk bir tiip akimi i¢in
PAICH doz ¢iktisi ve IRM degerleri belirlenmelidir (72).

Fabrika tarafindaki orijinal PAICH c¢ikis1 asagidaki gibi hesaplanmaktadir:
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DOriginal [Gy/min] = IT,p(PAICH) [A] - Nk[Gy/C] ' KQ ) 60[s/min] (3.4)

5.4.2. XRS Izotropi Ol¢iimii

5.4.2.1. izotropi Ol¢iim Kurulumu

XRS izotropi 6l¢limii i¢in Sl¢lim ayari, boliim 3.4.1.1. ‘de agiklanan kurulum
ile aynidir. Iki kurulumun arasindaki tek fark bu 6lgiimde PTW 34013 tipi iyon

odasinin kullanilmasidir (72).

5.4.2.2. XRS Izotropinin Tanim

XRS’in izotropisi, XRS ile izomerkez de hayali bir kiire ylizeyinde birkag
farkli noktada (-130 ° <@ <130 ° ve 0 ° <® <360 °) olciilen ilgili XRS doz
ciktilarinin sapmasinin hesaplanmasi ile tanimlanir. Doz c¢ikti degerleri ¢=0 °

yiikseklik referans noktasindaki doz ¢iktisi kullanilarak normalize edilir (72).

E Typical XRS Isotropy, 50kV, 40 A
E = | QAVG w45 AVG 0] AVG wae 135 A'u"G‘
| g1, ™ .
' 5 ‘
g 5 BE Vi%Gh T
] /
| 5 [ ||] AN
| LR /i I\ 4
i 3 [T\ ‘ |/ ™ /I
-130° ‘\ : / 130° g ‘ "T \ | s 1"
\ ' / :'.5 \T»r — \\,:_’f* ]
Altitude / ] Y-
|\ | § i
;,/ E 40 <120 100 80 60 40 20 0 20 40 60 80 100 120 140
s Altitude [°]

Sekil 5.17: XRS referans nokta ¢izimi (sol), XRS izotropi egri tipi (sag)
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5.4.3. Aplikator Transfer Fonksiyonunun Belirlenmesi

Her bir aplikator, standart bir XRS kullanilarak su fantomunda ayri ayri
Olctliir. Bu islemde, XRS’in derin doz egrisi aplikatorlii ve aplikatorsiiz arka arkaya
Olclilmelidir. Bu iki egrinin birbirine oranlanmas1 aplikatoriin transfer fonksiyonunu

vermektedir.

5.4.3.1. Ol¢iim Verilerinin Uyarlanmasi

Aplikator ylizeyi tizerindeki derin doz egrisinin dogrudan olglimii burada
teknik olarak miimkiin degildir ve bu nedenle transfer fonksiyonunun z o6l¢iim
degerlerinin Gtesinde interpolasyonunu miimkiin kilmak i¢in aplikatoriin transfer

fonksiyonuna uymasi i¢in bir analitik fonksiyon kullanilir. (aplikator yiizeyinde z = 0

le)

Y(z) transfer fonksiyonunun al, a2, a3 ve katsayilar ile ayrintili uyum
fonksiyonu degisken z [mm] asagidaki gibi okunur: z [mm] XRS izomerkezine olan
uzakliktir (72).

Y(z) = exp(A1 + A2 - z%° + A3 - z715) (3.5)

5.4.4. Aplikator Izotropi Olciimii

Bu islemde, XRS'nin aplikator (X + A);, ile izotropisi (boliim 3.4.2.2.'ye
gore tanim), aplikator yiizeyinden 1 cm mesafede Olciliir. Standart XRS'nin
izotropisi X, nun oOnceki Olgiimlerden (bolim 3.4.2) bilindiginden, aplikatoriin

izotropisi hesaplanabilir:

Aiso = (X + A)iso — Xiso (3.6)
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Tablo 5.11: Aplikator ¢aplarina gore anizotropi degerleri

Applicator Diameter (cm)

Anisotropy (%) 15 2.0 2.5 3.0 35 4.0 45 5.0
Global min -8 66 -46 51 -92 -100 -84 -78
Global max 5.0 4.2 3.2 3.7 0.4 0.5 0.7 0.2
Applicator Diameter (cm)
Anisotropy (%) 15 2.0 2.5 3.0 35 4.0 4.5 5.0
Global min 043 054 041 049 083 097 087 084
Global max -0.37 -0.34 -029 -036 -0.04 -0.05 -0.07 -0.02
ZE
y || ||
\s key: radius in mmiapplicator diameter in cm ,/::;
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Sekil 5.18: Tablo 5.11° deki degerlerin grafik iizerinden gosterimi
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5.4.5. Kullanic1 Tarafindan Tedavi Parametrelerinin Hesaplanmasi

Yazilim kalite giivencesi (SQA, Software Quality Assurance) prosediirii
sirasinda gerceklestirilen PAICH c¢ikt1 Olglimii, gercek tedavi seansindan Onceki

giincel XRS ¢iktisini asagidaki denklem temelinde belirlemektedir.

DryeqelGy/min] = Ir,(PAICH)[A] - N¢[Gy/C] - K, - 60[s/min] (3.7)

Bu amagla, PRS500 icinde bir sensor kullanilarak PAICH igindeki iyon
odasinin bulundugu yerde hava basincinin sicakligin otomatik dl¢iimii yapilmaktadir.
Bu degerler iyon odasinda okunan akimin diizeltilmesi i¢in kullanilir. Kullanicinin
iyon odasinin kalibrasyon faktorii N;, hava kerma tabanl kalibrasyon sertifikasindan
almir ve PRS 500 yazilim veritabanina girilir. Faktor K, igin 1 degeri kullanilir.
Yazilim, denklem 6'ya gore hesaplanan PAICH c¢ikt1 degerini, kalibrasyon
dosyasinda saklanan orijinal degerle karsilastirir. Tolerans araligi <%5'lik sapmadir.
Eger sapma <%S5 ise kabul edilir. Sapma >%5 ve <%10 araliginda ise kullanici
tarafindan kabul edilmesi gereken bir uyar1 mesaji sapma bildirilir. Sapma >%10'dan
fazla oldugunda yazilim herhangi bir baska isleme izin vermez ve miisteriye Zeiss ile

iletisim kurmas talimati verilir.
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Sekil 5.19: XRS + aplikator sisteminin derin doz egrileri

Sudaki gergek kesin doz ¢iktisi, yani tedavi planlamast i¢in kullanilacak derin
doz egrisi, basariyla tamamlanmis SQA prosediiriinden sonra, 5. Ve 6. Denklemler
ile birlikte uyarlanmis olan orijinal derin doz egrisi (denklem 3.3) olarak

kullanildiginda asagidaki gibi hesaplanir.

DyZrreat[Gy/minl{XRS} = DyyZoriginai[Gy/min]{XRS} - =1 (3.8)

DOriginal

Kullanici belirli bir aplikator sectiginde, yazilim hesaplanan gergek derinlik
doz egrisini (denklem 3.8) ilgili aplikator transfer fonksiyonuyla (denklem 3.7)

birlestirir. Gerekli XRS ve aplikator kalibrasyon dosyalarindan alinan katsayilar ile
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birlikte XRS+Aplikatér kombinasyonu i¢in asagidaki toplam derin doz egrisi

formiili kullanilarak hesaplanir (denklem 3.9).

Dy Zyviomentan | GY/min]{XRS mit Applikator}
= Dy Zmomentan [Gy/min]{XRS} Y (2)

b1\ ?
1__ﬁ : [Al-exp(—ul i) +a2-exp(—u2 i) + a3
1— b1l 10 10
z
Z 40  Drreqr
cexp(—u3.—=)] "Dy —+———— - exp(Al + A2 - z%5 + A3
( 10) ° z? DOriginal

-z~ 1) [Gy /min]
(3.9)

Bu denklem, yazilimin aplikator yiizeyinden her bir mesafe igin Dy, [Gy/min]
doz oranini hesaplamasini saglar. Yazilim, istenen tedavi dozu Dy, [Gy] i¢in gereken
toplam tedavi siiresini t(s) hesaplar. Bu zaman ve SQA prosediirii sirasinda ol¢iilen
gercek IRM orani [sayimm/ s], tedavi dozu Dy, [Gy]'ye karsilik gelen toplam IRM
sayim sayisini hesaplamak i¢in kullanilir. Baglangicta 6nceden ayarlanmis bir zaman
tanimlanmamistir. XRS’in islevlerine bagli olarak tedavi sirasinda zaman azalabilir

veya artabilir.

Not: Bununla birlikte, 6nceden hesaplanan tedavi siiresi t bir glivenli kapatma
kriteri olarak hizmet eder. Eger hesaplanan IRM sayimlarinin toplam sayisina
belirtilen siire icerisinde ulasilmazsa, yazilim toplam sayimlara ulasilmasi gereken
%+10'luk bir zaman penceresine izin verir. Dolayisiyla, dnceden hesaplanan toplam
tedavi siiresinin %110'undan sonra toplam IRM sayim sayisina ulagilamamissa, XRS
bir giivenlik onlemi olarak sistem tarafindan kapatilir. Uygulanan doz Dy, [Gy]
kapanmaya kadar izlenir ve tedavi siiresi boyunca sistem tarafindan kayit altina

alinmaktadir.
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5.5.  Intrabeam PRS500 Intraoperatif Cihazinin Modellenmesi

INTRABEAM® PRS500 (Carl Zeiss, German) cihazinin modellemesi
MCNP Vised kullanilarak yapilmistir. Cihaza ait spesifik fiziksel parametreler Carl
Zeiss Meditec AG tarafindan gonderilen referans makaleler ve manuellerden

alinmistir.

5.5.1. INTRABEAM® Prob. Modellenmesi

INTRABEAM® minyatiir lineer hizlandirici probu 100 mm uzunlukta 3,2
mm ¢apinda biyo-uyumluluk i¢in krom-nitrid kaplamali ve berilyum x-1s1m1 ¢ikis
penceresine sahip bir siiriiklenme tilipiinden olusmaktadir. Siiriiklenme tiipiiniin
ucunda ¢ok ince kalinlikta yar1 kiiresel bir altin hedef bulunmaktadir. Prob MCNPS5

programinin arayiiz programi olan Vised editorii kullanilarak modellenmistir (Sekil

5.21-5.22).
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Sekil 5.20: Modellenen Prob diyagrami
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Sekil 5.21: Modellenen probun ii¢ boyutlu Vised goriintiisii dedektorler ile birlikte

5.5.2. Kiiresel Aplikatorlerin Modellenmesi

Kiiresel aplikator, tiimor yatagina radyasyonun intrakaviter veya intraoperatif
olarak verilmesi igin gelistirilmistir, 6rn. meme koruyucu ameliyat sirasinda
kullanilmaktadir. Aplikator, timor eksizyonu ile olusturulan tiimor boslugunu
doldurur. Timér yatagi dokusu, kese dikisi atilarak yiizey gerilimi ile aplikatore
yapistirilir. Prob ucu, aplikatoriin ve dolayisiyla tiimoér boslugunun merkezinde

bulunur. Kiiresel Aplikatorler 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45 ve 50 mm ¢aplar1 mevcuttur.
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Aplikatorlerde paslanmaz ¢elik ve ULTEM (Polyetherimide) materyalleri
kullanilmistir. Kiiresel aplikatorler MCNPS5 programinin arayiiz programi olan Vised

editorii kullanilarak modellenmistir (Sekil 5.22).

WA m

Sekil 5.22: Kiiresel aplikatorler ve Modellenmig aplikator Vised goriintiisii

5.5.3. Calisma Uzayimin Modellenmesi

Prob ve kiiresel aplikatorlerin modellemeleri bitirildikten sonra Vised editori
kullanilarak birlestirildi. Birlestirilen yeni yapi calisma uzaymna konumlandirildi.
Calisma uzay1r 100 cm yarigaplt dairesel bir geometriden ve su materyalinden
olugmaktadir. Calisma Uzayinin MCNPS5 programinin arayliz programi olan Vised
editorii kullanilarak modellenmistir (Sekil 5.23).
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6. BULGULAR

6.1. Monte Carlo Simiilasyonu le Elde Edilen Derin Doz Hiz1 Egrileri

Intrabeam PRS500 cihazinin probu ve farkli yarigaplt kiiresel aplikator derin
doz hizi egrileri MCNPS5 simiilasyon kodu kullanilarak elde edilmistir. Derinlikler
cihaz Carl Zeiss Meditec AG tarafindan onerilen degerlerde yapilmistir. Prob ve
farkli yarigapl kiiresel aplikatorler i¢cin ayr1 ayri simiilasyon girdileri olusturularak
hesaplanmistir. Her bir simiilasyon girdisinin hesaplama siiresi 90-96 saat araliginda
stirmistiir. Carl Zeiss Meditec AG tarafindan 6nerilen 6lgiim derinlikleri prob igin 5
cm‘ye kadar ve kiiresel aplikatorler i¢in 2 cm‘ye kadardir. Sekil 6.1, Sekil 6.2, Sekil
6.3, Sekil 6.4 ve Sekil 6.5 sirasiyla Prob, 5 cm Kiiresel Aplikator, 4 cm Kiiresel
Aplikator, 3 cm Kiiresel Aplikatdor ve Kiiresel Aplikatorlerin karsilagtirilmasi

verilmigtir.

100

ol | =

804

ol

60 {

50 4|
404

Derin Doz Hizi (%)

304 |

204

10

.

; ; . .
0 1 2 3 4 5
Derinlik (cm)

Sekil 6.1: Prob i¢in MCNPS5 simiilasyonu kodu ile yapilan modelleme sonucu elde edilen
Derin Doz Hiz1 Egrisi. 0.3 cm’ye normalize edilmistir.
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Tablo 6.1: Prob i¢in farkli derinliklerde elde edilen aki degerleri

Derinlik (Cm) Intensity (1/cm?)

0.185 2.0510E-02
0.3 5.2500E-03
0.4 2.3300E-03
0.5 1.2900E-03
0.6 7.8589E-04
0.7 5.2714E-04
0.8 3.8762E-04
0.9 2.8223E-04

1 2.1942E-04
1.15 1.4774E-04
1.3 1.0635E-04
1.45 8.0135E-05
1.6 5.7556E-05
1.75 4.9486E-05
1.9 4.1746E-05
2.05 3.2049E-05
2.2 2.9061E-05
2.35 2.4493E-05
2.5 2.1636E-05
2.65 1.7743E-05
2.8 1.4069E-05
2.95 1.4490E-05
3.1 1.0906E-05
3.25 1.0622E-05
3.4 1.0169E-05
3.55 7.3807E-06
3.7 7.3659E-06
3.85 6.7522E-06

4 6.3289E-06
4.15 4.5316E-06
4.3 4.7196E-06
4.45 3.4679E-06
4.6 3.0493E-06
4.75 4.2267E-06
4.9 3.6893E-06

5.05 2.3768E-06
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Sekil 6.2: 5 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNPS5 simiilasyon kodu ile elde edilen Derin Doz
Hiz1 Egrisi. 0.1 cm’ye normalize edilmistir.

Tablo 6.2: 5 cm’lik kiiresel aplikator i¢in farkli derinliklerde elde edilen aki degerleri

Derinlik (Cm) Intensity (1/cm?)

0.1 2.155640E-05
0.2 1.932760E-05
0.3 1.759350E-05
0.4 1.605830E-05
0.5 1.439790E-05
0.6 1.310260E-05
0.7 1.202820E-05
0.8 1.114950E-05
0.9 1.013400E-05

1 9.292150E-06
11 8.658870E-06
1.2 7.970920E-06
13 7.389220E-06
1.4 6.821680E-06
15 6.334980E-06
1.6 5.885660E-06
1.7 5.425870E-06
1.8 5.233320E-06
1.9 4.871530E-06

2 4.484330E-06
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Sekil 6.3: 4 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNP5 similasyon kodu ile elde edilen Derin Doz
Hizi Egrisi. 0.1 cm’ye normalize edilmistir.

Tablo 6.3: 4 cm’lik kiiresel aplikator i¢in farkli derinliklerde elde edilen aki degerleri

Derinlik (Cm) Intensity (1/cm?)

0.1
0.2
0.3
0.4
0.5
0.6
0.7
0.8
0.9
1
11
1.2
13
14
15
1.6
1.7
1.8
1.9
2

3.620280E-05
3.190250E-05
2.851140E-05
2.563110E-05
2.292790E-05
2.061640E-05
1.861170E-05
1.689300E-05
1.543540E-05
1.396620E-05
1.264620E-05
1.157610E-05
1.074640E-05
9.876620E-06
9.173870E-06
8.556340E-06
7.836480E-06
7.233330E-06
6.702530E-06
6.212970E-06
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Sekil 6.4: 3 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNP5 similasyon kodu ile elde edilen Derin Doz
Hizi Egrisi. 0.1 cm’ye normalize edilmistir.

Tablo 6.4: 3 cm’lik kiiresel aplikator i¢in farkli derinliklerde elde edilen aki degerleri

Derinlik (Cm) Intensity (1/cm?)
0.1 6.947090E-05
0.2 5.926670E-05
0.3 5.116950E-05
0.4 4.462490E-05
0.5 3.909040E-05
0.6 3.447400E-05
0.7 3.048370E-05
0.8 2.721230E-05
0.9 2.444140E-05

1 2.199710E-05
1.1 1.990360E-05
1.2 1.790360E-05
1.3 1.622220E-05
14 1.475970E-05
15 1.356830E-05
1.6 1.235300E-05
1.7 1.135890E-05
1.8 1.047760E-05
1.9 9.668480E-06

2 8.874100E-06
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Sekil 6.5: Farkh yaricaph kiresel aplikatorler icin MCNP5 similasyon kodu ile elde edilen
Derin Doz Hizi egrilerinin karsilastiriimasi. 0.1 cm’ye normalize edilmistir.

Tablo 6.5: Farkli yarigaplh kiiresel aplikatorler icin MCNP5 simiilasyon kodu 0.1 cm’deki
maksimum aki degerine normalize edilmistir.

Derinlik (Cm) 5cmApp 4cmApp 3 cm App

0.1 100 100 100
0.2 86.94476 85.66081 83.1605
0.3 76.78723 74.35331 69.79808
0.4 67.79477 64.74905 58.99783
0.5 58.06894 55.73533 49.86451
0.6 50.48169 48.02771 42.24629
0.7 44.18837 41.34312 35.66129
0.8 39.04137 35.61217 30.26265
0.9 33.09306 30.75186 25.68997
1 28.1619 25.85286 21.65626
11 24.45245 21.45137 18.20146
1.2 20.42277 17.88316 14.90095
13 17.01545 15.11656 12.12622
1.4 13.69108 12.21631 9.71272
15 10.84022 9.87301  7.74661
1.6 8.20832  7.81388  5.74106
1.7 551509 541354  4.10055
1.8 438722 340235 2.64618
19 2.26803  1.63242  1.31093
2 0 0 0
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6.2. Monte Carlo Simiilasyonu ile Elde Edilen X-Isim Spektrumu

Intrabeam PRS500 cihazinin probu ve farkli yarigapli kiiresel aplikator X-1s1n1
spektrumlart MCNPS5 simiilasyon kodu kullanilarak elde edilmistir. Enerji nominal
50 keV’dir. Sekil 6.6, Sekil 6.7, Sekil 6.8, Sekil 6.9 ve Sekil 6.10 sirastyla Prob, 5
cm Kiiresel Aplikator, 4 cm Kiiresel Aplikator, 3 cm Kiiresel Aplikatér ve Kiiresel
Aplikatorlerin karsilastirilmasi1 verilmistir. Her biri farkli derinliklerdeki x-1sin1

spektrumlari ile karsilastirilmistir. Boylelikle yapilan modellemenin giivenirliligi test

edilmistir.
—— Prob (Yuzey)
Prob (5 mm)
Prob (10 mm)
1E-054
& 1E-06+
&
L
< 1E-074
1E—08—E
1E-09 ' 1 ! 1 ! 1 ! 1 ' I ' |
0.00 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06
Enerji (MeV)

Sekil 6.6: Prob i¢in MCNPS5 simiilasyonu ile farkli derinliklerde elde edilen X-1s1n1
spektrumu
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Sekil 6.7: 5 cm’lik kiiresel aplikator igin MCNPS simiilasyonu ile farkli derinliklerde elde
edilen X-1gin1 spektrumu

2 1E-07
—— App 4 CM
App 4 CM (5mm)
1.8E-07 —— App 4 CM (10mm)
1.5E-07
E 1.2E-07
&~ .08 ) LY
% 9.0E-08
6.0E-08 mlt' _Il.l,.,i.llihm Hl‘hlk“'l[ “lh.‘“w
f Aﬁ“ A WWL“.
3.0E-08 i '”l[h'
I
"hri,"'r:‘:i‘i ‘
0.0E+00 r el T s T
0.00 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06
Enerji (MeV)

Sekil 6.8: 4 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNPS simiilasyonu ile farkli derinliklerde elde

edilen X-1gin1 spektrumu
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Sekil 6.9: 3 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNPS simiilasyonu ile farkli derinliklerde elde

edilen X-1g1n1 spektrumu
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Sekil 6.10: MCNPS5 simiilasyonu ile elde edilen farkli yarigaplardaki kiiresel aplikator X-

1s1n1 spektrumlarinin karsilastirilmasi. Yiizeydeki X-1s1n1 spektrumlari karsilagtirilmasgtir.
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6.3. Monte Carlo Simiilasyonu ile Elde Edilen Efektif Kaynak Pozisyonunun
Tayini

Intrabeam PRS500 cihazinin probu MCNPS5  simiilasyon kodu ile
modellenmigtir. Sekil 5.2°de XRS4‘in efektif kaynak pozisyonunun noktasi
gosterilmistir. Monte Carlo Simiilasyonu ile bu noktanin tayini ve profili elde
edilmistir. Datalarin elde edilebilmesi i¢cin modellemede olusturulan dedektorler
probun eksenine gore paralel olarak yerlestirilmistir. Sekil 6.11, Sekil 6.12 ve Sekil
6.13 sirasiyla X-ekseni, Z Ekseni ve X ekseni Profili verilmistir.

0.020 H

0.022 ‘
. —— X ekseni Profili

0.018 4

0.016

Aki (1/cm?)
o o
o o
o~ =
1 |

0.010 ~

0.008 -

0.006 -

0.0cm

0.004 — :
0.2 0.1 0.0 0.1 0.2

Derinlik (cm)

Sekil 6.11: Prob efektif kaynak pozisyonu tayini (x-ekseni). Prob’un x-eksenine paralel
olarak dizilen detektorlerden elde edilen sonugta x-ekseninde efektif kaynak pozisyonu 0.0
cm olarak bulunmustur.
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0.002
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0.001
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Sekil 6.12: Prob efektif kaynak pozisyonu tayini (z-ekseni). Prob‘un z-eksenine paralel
olarak dizilen detektorlerden elde edilen sonugta z-ekseninde efektif kaynak pozisyonu

0.8856 cm olarak bulunmustur.
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Sekil 6.13: Prob‘un x-ekseni profili. Prob’un x-eksenine paralel olarak dizilen detektorlerden

elde edilmistir.

6.4. MCNPS Simiilasyon Sonuc¢larinin Sistem Verileri Ile Karsilastirilmasi

Intrabeam PRS500 cihazinin MCNPS5 simiilasyonu ile modellenmis olup elde
edilen sonuglar1 Carl Zeiss Meditec AG tarafindan kullaniciya gonderilen sistem
verileriyle karsilastirilmistir. Carl Zeiss Meditec AG her sene yapilmasi zorunlu olan
XRS4 kalibrasyonu sonrasi kullaniciya yeni sistem verilerini CD igerisinde
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gondermektedir. CD igerisinden alinan sistem verileri OriginLab programi

kullanilarak MCNPS5 sonuglar1 ile karsilastirilarak sonuclar asagida siralanmuistir.

Sekil 6.14, Sekil 6.15, Sekil 6.16 ve Sekil 6.17 sirasiyla prob, 5 cm kiiresel aplikator,

4 cm kiiresel aplikatér ve 3 cm kiiresel aplikatér icin MC ve IC sonuglarinin

karsilastirmasi verilmistir.

100 +

80

60

a4

Derin Doz Hizi (%)

00 05 1.0

1.5

Derinlik (cm)

: — T .
20 25 30 35 4

—
0 45 50

Sekil 6.14: Prob i¢in MCNP5 simiilasyonu kodu ile yapilan modelleme sonucu elde edilen
derin doz hiz1 egrisinin, Carl Zeiss Meditec AG tarafindan verilen iyon odasi (Sistem Datasi)
dlciimii ile karsilastiriimast. Iki egri arasindaki fark <%4*dir. Monte Carlo simiilasyonlarinda
beklenen araligin icindedir. Referans protokollere uygundur. ki egri de 0.3 cm’ye normalize
edilmistir. Carl Zeiss Meditec AG tarafindan prob igin verilen referans derinlik 0.3 cm’dir.

MCNPS simiilasyonundan elde edilen farkli yaricaplardaki kiiresel aplikator

derin doz hiz1 egrilerinin Carl Zeiss Meditec AG tarafindan verilen sistem datalar1 ve

transfer katsayilar1 goz oniine alinarak hesaplama yapilmistir.
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Sekil 6.15: 5 cm’lik kiiresel aplikator igin MCNPS simiilasyonu kodu ile yapilan modelleme
sonucu elde edilen derin doz hiz1 egrisinin, Carl Zeiss Meditec AG tarafindan verilen iyon
odas1 (Sistem Datas1) dl¢iimii ile karsilagtirilmasi. Iki egri arasindaki fark <%3.2°dir. Monte
Carlo simiilasyonlarinda beklenen belirsizlik araligin icindedir. Referans protokollere
uygundur. ki egri de 0.1 cm’ye normalize edilmistir. Carl Zeiss Meditec AG tarafindan
aplikator i¢in verilen referans derinlik 0.1 cm’dir.
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Sekil 6.16: 4 cm’lik kiiresel aplikator icin MCNPS5 simiilasyonu kodu ile yapilan modelleme
sonucu elde edilen derin doz hiz1 egrisinin, Carl Zeiss Meditec AG tarafindan verilen iyon
odas1 (Sistem Datas1) dl¢iimii ile karsilastirilmasi. Iki egri arasindaki fark <%2.1°dir. Monte
Carlo simiilasyonlarinda beklenen belirsizlik araligin icindedir. Referans protokollere
uygundur. ki egri de 0.1 cm’ye normalize edilmistir. Carl Zeiss Meditec AG tarafindan
aplikator icin verilen referans derinlik 0.1 cm’dir.
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Sekil 6.17: cm’lik kiiresel aplikator icin MCNPS simiilasyonu kodu ile yapilan modelleme
sonucu elde edilen derin doz hiz1 egrisinin, Carl Zeiss Meditec AG tarafindan verilen iyon
odas1 (Sistem Datas1) 6l¢iimii ile karsilastirilmasi. 1ki egri arasindaki fark <%71.05¢dir.
Monte Carlo simiilasyonlarinda beklenen belirsizlik araligin i¢indedir. Referans protokollere
uygundur. ki egri de 0.1 cm’ye normalize edilmistir. Carl Zeiss Meditec AG tarafindan
aplikator i¢in verilen referans derinlik 0.1 cm’dir.
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Sekil 6.18: Farkli yarigaph kiiresel aplikatorler icin MCNP5 simiilasyonu kodu ile yapilan
modelleme sonucu elde edilen derin doz hizi egrisinin, Carl Zeiss Meditec AG tarafindan
verilen iyon odasi (Sistem Datasi) olgtimleri ile karsilagtirilmasi. Egriler arasindaki fark
<%>5¢dir. Monte Carlo simiilasyonlarinda beklenen belirsizlik araligin i¢indedir. Referans
protokollere uygundur. Egriler 0.1 cm’ye normalize edilmistir. Carl Zeiss Meditec AG
tarafindan aplikator i¢in verilen referans derinlik 0.1 cm’dir.

96



7. TARTISMA

Radyoterapi uygulamalar1 teknolojideki gelismeler 1s1ginda giin gegtikce
modernlesmekte, yeni yontemler ve teknikler ortaya ¢ikarilmaktadir. Yapilan birgcok
calismada bu yeni yontemlerin denetlenmesi, gilivenilirligi, dogrulugu ve
uygulanabilirligi test edilip geri doniisler yapilarak yontemlerin gelistirilmesinde
katki saglanmaktadir. Diinyada doz hesaplama yontemi olarak altin standart kabul
edilmekte olan Monte Carlo metodu gelistirilmekte olan yontemlerin kontrol
edilebilmesinde biiyiikk 6nem arz etmektedir. Monte Carlo metodu igin gelistirilmis
olan bir¢ok simiilasyonu kodu mevcuttur. Geant4, MCNP, Fluka, EGSnrc ve Gamos
bunlardan bir kacini olusturmaktadir. Bu simiilasyon kodlar1 ¢alismanin icerigine
gore secilmekte ve kullanilmaktadir. Calisma konusu olan cihazin fiziksel
parametrelerinin eksiksiz bilinmesi gerekmektedir. Bu durum i¢in firmalar ile
isbirligi icinde olan Monte Carlo calisma gruplar tarafindan olusturulan faz-uzayi
(phase-space) dosyalari kullanilabilmektedir. Bu dosyalar cihazin modellemesinde
gerekli olan parametreleri igermektedir. Faz-uzayr kullaniciya belli sartlar
saglandiginda verilmektedir. Siirl1 yetki ve izin ile verilen bu dosyalar Monte Carlo
simiilasyon kodlarinin ara yiizleri araciligiyla modellemeye entegre edilmektedir.
Radyoterapi uygulamalari i¢in Monte Carlo simiilasyonlar1 yapilmakta ve makale
olarak yayinlanmaktadir. Calismada kullanilan Intrabeam PRS500 cihazinin faz-
uzay1 dosyast bulunmamaktadir. Monte Carlo ¢alisma gruplar1 bu konuda c¢alisma
yaptigin1 belirtmislerdir. Diisiik foton enerjilerindeki belirsizlikler yiiksek foton
enerjilerine oranla daha fazla oldugu bilinmekte dl¢limler ve yapilan ¢alismalar bu
belirsizlikler gbz Oniine alinarak yapilmaktadir. F.Moradi ve arkadaslar1 yaptiklari
caligmada goglis kanserinin intraoperatif radyoterapisinde kullanilan kiiresel
aplikatorlerin cilt dozu etkisini monte carlo simiilasyonu ile hesaplamislardir (73).
Intrabeam PRS500 cihazim1 ve Kkiiresel aplikatdrleri meme dokusunun igine
yerlestirerek MCNPX simiilasyon koduyla modellemesi yapilarak kritik organlarin

ve cilt dokusunun tedavi siiresinde alabilecegi dozlar1 gostermislerdir.
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Calismamizda Intrabeam PRS500 cihazi ve farkli yarigaplardaki kiiresel
aplikatorlerin  MCNPS5 simiilasyon kodu kullanilarak modellemesi yapilmaistir.
Fiziksel parametreler Carl Zeiss Meditec AG tarafindan gonderilen manueller ve
makalelerden alinmis ve modelleme dogrulugu test edilmistir. Tarama derinliklerin
Carl Zeiss tarafindan oOnerilen derinlikler kullanilmistir. Yapilan bu ¢aligmada

Intrabeam PRS500 cihazinin dozimetrik karsilastirilmasi yapilmistir.

Modelleme dogrulugu yapildiktan sonra Intrabeam probu ve farkli yaricaph
aplikatorler i¢in almman Olgtimler Carl Zeiss Meditec AG tarafindan iyon odasiyla
Olciilmiis sistem verileri ile kargilastirilmistir. Karsilagtirmalarda derin doz hizi ve x-
1sin1 spektrumuna bakilmistir.  Sekil 6.14’de prob i¢cin MC ve IC sonuglari
karsilastirilmis farkliligin %5°den kiigiik oldugu bulunmustur. Protokol kriterlerine
uygun oldugu goriilmiistiir. Farkli yarigapl kiiresel aplikatorler i¢in ayni kosullarda

Olclimler yapilarak karsilastirilmistir.

F. Moradi ve arkadaslar yaptiklar1 calismada iki farkli XRS cihazi ve Monte
Carlo programi olan MCNPX°‘1 kullanarak 6l¢tim yapmislardir. Deneysel dlgiimler
ve simiilasyon Ol¢lim (X-151n1 spektrumu, Aki, DDR) sonuglar1 karsilastirilmistir.
DDRmax degerine normalizasyon yapilmistir. Yapilan 6l¢iimlerde IC (iyon odasi) ve
MC 6l¢iim sonuglarinin birbiriyle uyumlu oldugunu ve referans protokol kriterlerine
uyumlu oldugu belirtilmistir. Bizim ¢aligmamizda ise bu parametreler MCNP5 kodu

kullanilarak yapilmis olup sonuglarin sistem verileri ile uyumlulugu gorilmiistiir
(73).

D Bouzid ve arkadaglar1 yaptiklari calisma deneysel oOlgiimler ile MC
sonuglarin1 karsilastirmiglardir.  MC kodu olan GATE kullanilarak modelleme
yapilmis ve Olglim sonuglart alinmistir. Derin doz egrisi deneysel ol¢iim ve
simiilasyon karsilastirildiginda prob ve 40 mm aplikatdr i¢in sirastyla 2.9%+4.4% ve
5.9%=+5.7% oldugu belirtilmistir. Derin doz egrisi i¢in yapilan MC ve IC
Olctimlerinde ortalama Ol¢iim belirsizliginin bar ve aplikatér igin sirasiyla

0.25%+0.14% ve 0.080%=0.001% oldugu belirtilmistir (74).
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Kris S Armoogum ve arkadaslar1 yaptiklar1 ¢aligmada 4 farkli XRS
kullanmiglardir. Deneysel Ol¢limlerde cihazi kendi dozimetrik ekipmanlar
kullanilmistir.  Output sonuglar1 karsilagtirildiginda ortalama standart sapmanin
0.67% oldugu belirtilmistir. Su fantomunda alinan DDR 6l¢iimiinde ise sonuglarin

protokol kriterlerine uygun oldugu belirtilmistir (42).

M Dinsmore, J Harte, C Yanch ve arkadaslar1 bu c¢alismada x-151n1
kaynaginin genel tanimin1 yapmislardir. Altin target i¢in 5 pik noktas1 bulmuslardir.
Bunlar sirasiyla 7.36, 8.12, 9.62, 11.42, 13.32 KeV’dir. Karakteristik x-1s1n1
spektrumu olgiimleri bizim MC ¢alisma sonuglarimiz ile tutarlilik gostermektedir
(37).

Z. Xiao ve arkadaglari yaptiklari calismada Intrabeam PRS500 cihazinin
karakteristik Ozelliklerini ve klinik potansiyelini incelemislerdir. Deneysel
Olgtimlerde cihazin kendi dozimetrik ekipmanlari kullanilmistir. Derin doz hizi
olgiimiinde maksimum standart sapmanin <2.0% oldugu belirtilmistir. Izotropi
Olctimlerini 8 farkli ac¢idan yapilan Ol¢iimlerde standart sapmanin en diisiik 90° (-
1.9%) ve en yiiksek 225¢ (2.1%) olarak belirtilmistir. Derin doz hiz1 6lgtimlerini 8 tip
kiiresel aplikator ile yapilan Olglimlerinde <3 cm yarigapl aplikatdrlerin standart
sapma araliginin -5.1% ile -4.3% oldugu gosterilmistir. Yarigap arttirildik¢a standart
sapma orantisal olarak dlismektedir. Kiiresel aplikator ile alinan izotropi
Olctimlerinde relatif standart sapma araliginin aplikatér yar1 capina bagl olarak -
1.4% ile 2.6% araliginda oldugu belirtilmistir. Degerlerin belirlenmesinde deneysel
Olciimler ve sistem datalart karsilastirilmistir. Kiiresel aplikatorlerin  transfer
katsayilar1 yapilan dl¢iimler ve karsilastirilmalar sonucunda yarigaplari <3.0 cm olan
aplikatorlerin transfer katsayilarindaki standart sapma -2.6% ile -2.2% araliginda
iken >3 cm olan aplikatdrler icin bu standart sapmanin 0.8% ile 2.4% araliginda

oldugu belirtilmistir (75).

D S Biggs ve E S Thomson yaptiklar1 ¢alismada PRS cihazinin radyasyon

Ozelliklerini incelemislerdir. Deneysel Ol¢iimlerde cihazin kendi dozimetrik
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ekipmanlarmi kullanmislardir. Ol¢iim sonuglarini incelediklerinde cihazin protokole

uygun oldugunu ve belirsizliklerinin %5 den kii¢iik oldugunu belirtmislerdir (76).

J Beatty ve arkadaslar1 yaptiklar1 ¢alismada XRS cihazinin kendi dozimetrik
ekipmanlarin1 kullanarak foton enerji spektrumu, aki ve efektif kaynak pozisyonu
Olgtimlerini yapmuslardir. Efektif kaynak pozisyonunu z-ekseninde 1.1 cm olarak

bulmuslardir.

Calismamizda Monte Carlo simiilasyonu ile prob igin efektik kaynak
pozisyonu tayini ve profili elde edilmistir. Efektik kaynak pozisyonu x-ekseninde 0.0
cm ve z-ekseninde 0.08856 cm olarak bulunmustur. Sekil 6.13‘de prob i¢in profil

verilmistir.

J Beatty ve arkadaslar1 bu calismada XRS cihazinin dozimetrik 6lgiimlerini
yapmiglardir. Yapilan ol¢timlerde ( Foton enerji spektrumu, aki, efektif kaynak
pozisyonu, DDR, izodoz) protokole uygun oldugu ve belirsizliklerin %5’den kiiciik
oldugu belirtilmistir (43).

D J Eaton calismasinda PRS500 Intrabeam cihazinin kalite giivencesi ve
dozimetrik Ol¢limlerini yapmistir. Deneysel Ol¢limlerde cihazin kendi dozimetrik
ekipmanlarinin yam sira Film, TLD, Solid Water’da kullanmistir. Caligmasinda
farkli ekipmanlarin kullanimi ve bunlardan kaynakli olusacak belirsizlikleri tablo
halinde vermistir. PRS500°‘un PRS400’e gore daha stabil oldugunu belirtmistir.
Kullanim siiresine gore QA tolerans tablosu vermistir. Deneysel 6l¢iimlerin verilen
standartlar altinda yapildiginda protokole uygun olacagimi ve belirsizligin %5’den

kiiciik olacagini soylemistir (77).

O. Bin ve arkadaglari yaptiklar1 ¢alismada Intrabeam PRS500 cihazinin
karakteristik Ozelliklerini ve klinik potansiyelini incelemislerdir. Deneysel
Olctimlerde cihazin kendi dozimetrik ekipmanlar1 kullanilmigtir. Deneysel 6l¢lim
sonuglarini sistem datalar1 ile karsilagtirmiglardir. Derin doz hizindaki sapmanin

deneysel Ol¢lim ve sistem datalar1 ile karsilastirildiginda <%5 oldugunu
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belirtmislerdir. Kiiresel aplikatorler ile alinan derin doz hizi 6l¢timlerinde farkliligin

-%10 ~ %2.3% olarak sonuglandigini belirtmislerdir (1).

Sven Clausen ve arkadaslar1 yaptiklari calisma deneysel oOl¢limler ile MC
sonuclarint karsilastirmislardir.  MC kodu olan GEANT4 kullanilarak modelleme
yapilmis ve 6l¢iim sonuglar1 alinmistir. Deneysel Olgiimler ile simiilasyon sonuglart
karsilastirilmistir. Yapilan dlgtimlerde IC, Film ve MC sonuglarinin birbirine uyumlu
oldugu ve belirsizligin <%5 den oldugunu belirtmislerdir. Film sonuglarint Gama
Analiz yontemiyle degerlendirmislerdir gama indeks 2mm/%2 %5 threshold ( esik
aralig1) yapildiginda %98 sonuglanmis oldugu belirtilmistir (78).
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8. SONUC VE ONERILER

Modern radyoterapinin gelismesi ve yapilan caligmalarin giin gectikce
artmast yeni radyoterapi yontemlerinin olusturulmasinda etkin rol oynamaktadir.
Teknoloji ile dogru orantida devam eden bu gelismeler biz medikal fizik
uzmanlarinin da takip etmesi gereken bir durum olmaktadir. Her yil diizenli yapilan
bir¢cok kongre bu gelismeleri takip edebilme konusunda 6nem arz etmektedir. Yeni
yapilacak olan birgok g¢alismanin tabaninda Monte Carlo metodunun olmasi bu
konuda yapilacak ¢aligmalarin gelistirmesi gerekliligini dogurmustur. Giin gectikge
belirsizlik limitlerinin kii¢ilmesi Monte Carlo ¢alismalarimin temel alinmasi
sayesinde oldugu goriilmektedir. Monte Carlo metodunun tiim olas1 sonuglart ortaya
koymasi1 yapilacak olan ¢alismalarin dogrulugunu ve giivenilirligini artirmaktadir.
Intraoperatif radyoterapi i¢in yapilan ¢alismalarin sayisinin cihaz tedavi
yontemlerine karsi yetersizligi akillarda bir¢ok soruyu olusturmaktadir. Bu konuda
yapilan ¢alismalarin artirilmast ve bunlarin Monte Carlo simiilasyonlar1 ile

desteklenmesi gerekmektedir.

Bu calismada incelenmis olan Intrabeam cihazinin intraoperatif radyoterapide
yetkinligi arastirilmistir. Cihazin probunun ve aplikatorlerin etkileri diisiik foton
enerjisinde nasil sonuglar verdigi goriilmiistiir. Alinan sonuglarin referans
protokollere uygunlugu ve kriterler i¢inde kalmasi Intrabeam cihazinin cerrahi

rezeksiyon esnasinda kullanilabilir oldugu seklinde yorumlanmustir.

Bu ¢alismada bulunan en 6nemli sonu¢ cihazin sistem datalarinin Monte
Carlo sonuglart ile uyumlu olmasidir. Bu uyumluluk géz oniine alindiginda sistem
datalar1 kullanilarak cihazin intraoperatif radyoterapi i¢in uygun oldugu bu ¢alismada
bildirilmistir. Kalibrasyondan sonra deneysel Olglimlerin yapilmas1 gerektigi

unutulmamalidir.
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