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OZET

Doktora Tezi

Brakiterapi Doz Hesaplamalarinda
Organ Dozundaki Belirsizliklerin Analizi

Sibel SARIAYDIN

Manisa Celal Bayar Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii
Fizik Anabilim Dali

Damsman: Doc. Dr. Giiltekin YEGIN

Brakiterapi tedavi planlama sistemlerinde doz hesaplamalari, Amerikan Tip Fizikgiler
Birligi (AAPM) TG-43 raporu tarafindan 6nerilmis doz hesaplama formiilasyonu kullamilarak,
homojen ve sonsuz bir su ortaminda yapilmaktadir. Son zamanlarda, TG-43 formiilasyonuna
alternatif olarak gelistirilen model tabanli doz hesaplama algoritmalar1 (MBDCAs), yiiksek doz
hizlh (HDR) %?Ir brakiterapi uygulamalar1 i¢in, giiniimiiz tedavi planlama sistemlerinde mevcut
hale gelmistir. TG-43 formiilasyonunun aksine bu algoritmalar, gergek hasta boyutlarini ve doku
heterojenliklerini dikkate almaktadir. MBDCA’ lar1 igin temel teskil eden ve gergek hasta
verilerine dayali olarak heterojen bir doku ortaminda doz hesab1 yapabilen Monte Carlo (MC)
tabanli algoritmalar, heniiz klinik HDR %Ir brakiterapi uygulamalarina dahil edilmemistir.
Bununla birlikte, MBDCA ve TG-43 tabanli doz hesaplamalari arasindaki farkliliklarin
degerlendirilmesi amaciyla, MC yontemleri ile yapilmus test durum planlarmma gerek
duyulmaktadir. Bu tez calismasi, MBDCA' larinin klinik kullanimi igin gerekli olan verinin
olusturulabilmesi ve doz hesaplamalarinda belirsizlige neden olan faktorlerin incelenebilmesi
amaciyla ii¢ asamadan olusmaktadir. Ilk asamada, HDR kaynak modelleri igin hazirlanan AAPM
TG-229 raporu dikkate almarak, '%’Ir HDR kaynaklar1 igin sivi su ortaminda MC tabanh
BrachyDose kod sistemi ile giincel TG-43 dozimetrik veri kiimeleri elde edilmis ve literatiirdeki
diger ¢aligmalarin veri kiimeleriyle Karsilastirilmali olarak sunulmustur. Bu tez ¢alisgmasinda doz
hiz1 sabiti ve radyal doz fonksiyonu degerlerinin ( kaynaga yakin radyal mesafeler i¢in (r < 1))

diger literatiir sonuglar1 ile yakin bir uyum iginde oldugu gézlenmistir. ikinci asamada, bu
calismada elde edilen dozimetrik veri kiimeleri dikkate alinarak, hasta dozunun tahminlenmesinde
etkisi olan faktorlerin dogru bir sekilde belirlenebilmesine yonelik, TG-43 dozimetri parametreleri
iizerine detayl birtakim analizler gerceklestirilmistir. Sonuglar incelendiginde, kaynaktan 0.5 cm’
den daha yakin mesafeler i¢in elde edilen doz dagilimlar ile kaynaktan uzak mesafeler i¢in
hesaplanan doz degerleri arasindaki farkliliklarin, dozimetrik parametrelerin se¢imine bagl oldugu
goriilmiistiir. Ugiincii asamada, ortam materyallerinin doz hesaplamalarinda olusturacag: etkiyi
incelemek amaciyla, sonsuz bir su ortaminda MC tabanli BrachyDose kod sistemi kullanilarak
hesaplanan doz degerleri, heterojen bir ortamda gergek sagilma kosullar1 dikkate alinarak
hesaplanan doz degerleri ile karsilagtirilmistir. Su ve doku ortamlan i¢in elde edilen doz hacim
grafiklerinden (DVH), planlanan hedef hacmin %90’ nim kapsayan Dgg doz degerleri arasinda
~%4’ lik bir farkin meydana geldigi gozlenmistir. Bu tez ¢aligmasi kapsaminda elde edilen
dozimetrik sonuglar incelendiginde, hasta tarafindan alinan gergek organ dozlarinin, doku esdegeri
bir ortam kullanildiginda, suda hesaplanan doz degerlerinden farkl olacagi goriilmektedir.

Anahtar Kelimeler: HDR, 1°?Ir, Brakiterapi, BrachyDose, AAPM TG-43, AAPM TG-229, Model
tabanli doz hesaplama algoritmalari.
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Dose calculations in brachytherapy treatment planning systems are performed in a
homogeneous and infinite water environment using dose calculation formalism recommended by
AAPM TG-43 report. Recently, model-based dose calculation algorithms developed as an
alternative to TG-43 formalism have become available in the nowadays treatment planning systems
for high-dose rate %Ir brachytherapy applications. In contrast to TG-43 formalism, these
algorithms take into account the actual patient sizes and tissue heterogeneities. Monte Carlo (MC)
based algorithms, which are the basis for model-based dose calculation algorithms and which can
calculate doses in a heterogeneous tissue media based on actual patient data, have not yet been
included in clinical HDR *%Ir brachytherapy applications. However, in order to evaluate the
differences between MBDCA and TG-43 based dose calculations, test case plans with MC methods
are required. This thesis study consists of three stages in order to generate the data required for
clinical use of MBDCA and to investigate the factors causing uncertainty in dose calculations. In
the first stage, taking into account of the AAPM TG-229 report prepared for HDR source models,
the current TG-43 dosimetric data sets were obtained with MC-based BrachyDose code system for
192]r HDR sources and presented in comparison with the data sets of other studies in the literature.
In this study, it was observed that the radial dose function values (for radial distances close to the
source (r < 1)) and dose rate constant were in close agreement with the other literature results. In

the second step, detailed analyses were performed on TG-43 dosimetry parameters in order to
accurately determine the factors affecting the patient dose estimation by taking into account the
dosimetric data sets obtained in this study. When the results were examined, it was observed that
the differences between the dose distributions obtained for distances less than 0.5 cm from the
source and the calculated dose values for long distances from the source were dependent on the
selection of dosimetric parameters. In the third step, in order to investigate the effect of medium
materials on dose calculations, the dose values calculated using MC-based BrachyDose code
system in an infinite water environment were compared with the calculated dose values considering
the actual scattering conditions in a heterogeneous media. From the dose-volume graphs (DVH)
obtained for water and tissue environments, a ~4% difference was observed between the Dgo dose
values, which included 90% of the planned target volume. When the dosimetric results obtained
within the context of this thesis study are examined, it is seen that the actual organ doses taken by
the patient will be different from the calculated dose values in the water when a tissue-equivalent
medium is used.

Keywords: HDR, Ir'%?, Brachytherapy, BrachyDose, AAPM TG-43, AAPM TG-229, Model-
based dose calculation algorithms.
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1. GIRIS

Yiiksek doz hizli (HDR) %Ir brakiterapi sistemi, giiniimiizde bilgisayar
destekli teknolojilerin gelisimiyle birlikte, Klinik uygulamalarda kullanimi oldukga
yaygin olan bir tedavi seklidir. Brakiterapi tedavisinin temel 6zelligi, radyasyonun
timoriin yerlestigi bolgeye direkt uygulanabiliyor olmast ve kaynagin g¢evresinde
bulunan saglikli dokularin, diger radyoterapi teknikleriyle kiyaslandiginda daha az

radyasyona maruz kalmasidir.

Radyoterapi uygulamalarinda timoérlii doku, derin yerlesimli ya da hassas
dokulara yakin bir konumda ise, tedavi sirasinda saglam dokular da bir miktar 1g1n1ma
maruz kalmaktadir. Ancak saglam dokularin aldigi radyasyon miktarinin, her bir organ
i¢in belirlenmis farkli limit doz degerlerini asmamasi gerekir. Normal dokulari asirt
doza maruz birakmadan hastalikli dokuya yeterli dozun verilebilmesi, radyoaktif

kaynagin etrafindaki doz dagiliminin ¢ok iyi bilinmesine baglhdir.

Radyoaktif kaynaklarin kullanimiyla, timérlic dokuya maksimum miktarda
doz verme temeline dayali olan brakiterapi tedavi planlama sistemlerinde, doz
hesaplamalar1 American Association of Physicist in Medicine (AAPM) Task Group
43 (TG-43) raporunda tavsiye edilen doz hesaplama formiilasyonuna gore
yapilmaktadir. Bu rapor, diisiik doz hizli brakiterapi tedavilerinde, her bir kaynak
modeli i¢in elde edilmis dozimetrik veri kiimelerinin se¢imi konusunda olusabilecek
karigiklig1 ortadan kaldirmak ve kaynak etrafindaki doz degerlerini hesaplamak
amaciyla, foton yayan kaynaklar i¢in standart bir yontem olarak kabul edilmektedir [1,
2, 3].

AAPM tarafindan diisiik doz hizl1 brakiterapi kaynaklari i¢in referans kaliteli
dozimetrik veri kiimeleri elde edilirken, yiiksek enerjili kaynaklar i¢in bu tiir veri
kiimelerinin olusturulmasina yonelik benzer bir ¢alisma daha dnce yapilmamistir.
Yakin bir zamanda, AAPM ve European Society for Radiotherapy and Oncology
(ESTRO) isbirliginde klinik uygulamalarda kullanabilmek amaciyla, Ocak 2010’ dan
itibaren ticari olarak mevcut olan 50 keV' den biiyiik enerjili kaynaklara ait dozimetrik
caligmalarla ilgili birtakim Onerilerin sunuldugu ve TG-43U1 raporundaki benzer
onkosullarin dikkate alindigi, AAPM Task Group 229 (TG-229) raporu ortaya

koyulmustur [4]. Bazi durumlarda, doz dagilimlarinin geriye doéniik olarak



hesaplanmasina yardimcit olmak amaciyla, su an Klinik kullanimda olmayan
kaynaklarin veri kiimeleri de bu rapora dahil edilmistir. Ayrica yaymlanan bu raporda,
tedavi planlama sistemlerinde kullanilan ytliksek doz hizli brakiterapi kaynaklarina ait,
kaynak boyutu ve materyal 6zellikleri ile dozimetri ¢alismalarinda kullanilan diger

parametrelerde yer almaktadir [4].

Basaril1 bir radyoterapi uygulamasinda, hesaplanan doz dagilimi ile recete
edilen doz arasindaki tutarsizliklari en aza indirmek esastir. Bu amagla, tedavi
planlama siirecinde doz dagiliminin dogru bir yontemle hesaplanmasi ¢ok 6nemlidir
[5, 6, 7]. TG-43 dozimetri formiilasyonu, sonsuz kiiresel bir su fantomunun merkezine
yerlestirilmis tek bir kaynagin etrafindaki doz dagilimini tanimlar. Bu formiilasyonda,
doku ve aplikator heterojenlikleri, kaynaklar aras1 zayiflatma ve sinirli hasta boyutlar
gibi bazi durumlarin géz ardi edilmesi, Klinik olarak hesaplanmis doz degerlerinde
birtakim belirsizliklere yol agmaktadir. Bu belirsizlikleri ortadan kaldirmak amacuyla,
tedavi planlama sistemlerinde Model tabanli doz hesaplama algoritmalart (MBDCA)
[8] gelistirilmeye baslanmistir. Bu algoritmalar ile doz hesaplama formiilasyonunda
sinirsiz olarak kabul edilen referans su ortaminin aksine, hastanin viicut sinirlari
dikkate alinarak farkli radyasyon sacilma sartlari, her bir hasta i¢in tanimlanan doku
olusumlart ve tedavi sistemlerinde kaynaklarin hedef bolgeye yerlestirilmesini
saglayan uygulama araglari, koruyucu materyaller ve kontrast maddelere bagli olarak
gelebilecek ilave doz etkileri goz 6niine alinip, her bir hasta anatomisine ait bilgisayarl
tomografi (CT) goriintiileri kullanilarak, hastaya 6zgili tanimlanabilen tedavi planlama
sistemleri ile gerg¢ek hasta dokusu iizerinde doz tahmini yapilabilmektedir. Boylece,
daha detayli modellerin kullaniliyor olmasi, dozun tam olarak tahmin edilmesini

saglayacaktir.

Tim modern HDR brakiterapi planlama sistemleri, AAPM TG-43 doz
hesaplama formiilasyonu kullanmaktadir [2]. Ancak son zamanlarda, doz
hesaplamalarinda CT ve Manyetik Rezonans Goriintilleme (MRI) verilerinin
kullaniminin artmastyla birlikte, ger¢cek hastanin boyutlar1 ve doku yogunluklarini ele
alabilen gelismis doz hesaplama algoritmalari, 1%Ir HDR brakiterapisi i¢in ticari
olarak mevcut olan bazi tedavi planlama sistemlerine dahil edilmistir [9, 10, 11]. TG-
43 formiilasyonuna alternatif olarak sunulan bu algoritmalarin, klinik olarak

incelenmesi ve degerlendirilmesi bakimindan birtakim 6nerilerin yer aldigi TG-186



raporu, AAPM tarafindan sunulmustur [8]. Bu rapora gore, klinik uygulamalarda doz
hesaplama algoritmalarinin tekdiizeligini saglamak ve doz hesaplama dogrulugunu
artirmak amaciyla, sivi su ortaminda TG-43 formiilasyonuyla hesaplanmig olan

referans dozimetri verilerine ihtiya¢ duyulmaktadir.

Tedavi tekniklerinin iyilestirilmesi ve homojen olmayan cesitli tedavi
bolgelerinin dozimetri iizerindeki etkilerinin degerlendirilmesi amaciyla, literatiirde

bir¢ok ¢alisma yapilmistir.

1.1. *%°Ir HDR Kaynaklar I¢in Yapilmis Calismalar

Tedavi planlama sistemlerinde kullanilan TG-43 formiilasyonunda, Klinik
olarak hesaplanan dozimetrik sonuglar iizerinde hasta dozunun tahminlenmesini
etkileyebilecek bazi nicelikler g6z ardi edilmektedir. Bu formiilasyonda kabul edilen
birtakim varsayimlar, tam dozimetrik sonuglarin elde edilebilme olasiligini
azaltmaktadir. Bu varsayimlar1 degerlendirmek amaciyla, ticari olarak mevcut HDR
192]¢ brakiterapi kaynaklari {izerinde, hem Monte Carlo (MC) simiilasyonu hem de
deneysel olarak kapsaml bir sekilde c¢alisilmistir. MC teknigi kullanilarak yapilan
birgok c¢alismada, sadece istatistiksel belirsizlikler tizerinde durulmustur. Ancak son
zamanlarda literatiirde yapilan g¢alismalarin biiyiik ¢ogunlugunda, kaynaklara ait
dozimetrik veri kiimelerinin hesaplanmasi, dozda belirsizlige neden olan faktorlerin
tanimlanmasi ve bu faktorlerin etkisinin en aza indirilmesi iizerine yogunlasilmistir.
Klinik uygulama Oncesinde, foton yayan brakiterapi kaynaklariin kalibrasyon
islemlerinde ve kaynak dozimetrisindeki belirsizliklere deginmek amaciyla, AAPM ve
ESTRO tarafindan Task Group N0.138 (TG-138) raporu yayinlanmistir [12]. Bu
rapora gore, MC doz hesaplama yontemleri, brakiterapi kaynak dozimetresini tam
olarak karakterize edebilme amaciyla kullanilirken, hesaplanmasi gereken siiregle
ilgili belirgin ve ac¢ik olmayan birtakim belirsizliklerin de mevcut oldugu o6ne

siiriilmektedir. Asagida, %Ir

brakiterapi kaynagina ait TG-43 formiilasyon
parametrelerinin hesaplanmasi sirasinda ihmal edilen faktorlere ve modern tedavi

planlama sistemlerinde kullanilan algoritmalara deginilmektedir.

1.1.1. Kaynak Geometrisinin Modellenmesi
Kaynagi ¢cevreleyen ortamdaki radyasyon doz dagilimlarinin hassas bir sekilde
belirlenebilmesi igin, simiilasyon sirasinda geometrik olarak modellenen brakiterapi

kaynaginin, gercegine miimkiin oldugu kadar uygun dizayn edilmesi biiyiik dnem
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tagimaktadir. Ancak iretilen kaynaklar doz hesaplama islemlerinde kullanilan
tasarimlarindan farkli olabilirler. Brakiterapi kaynaklarina ait doz hiz dagilimlarim
hesaplamadan 6nce, kaynagin atomik bilesimi ve yogunlugunun disinda boyutsal
degerlerinin tolerans degerleriyle birlikte bilinmesi gerekir [13]. AAPM, brakiterapi
kaynak modellerinin geometrisinde yapilabilecek herhangi bir degisiklikten sonra,
yeni dozimetrik verilerin elde edilmesini 6nermektedir [2, 14]. Yapilan literatiir
calismalarinda, hem kaynak yapisindaki degisikliklerin dozimetrik parametreler ve
doz dagilimlar tizerindeki etkisi hem de yeni bir kaynak i¢in elde edilmis dozimetrik

parametreler incelenmistir.

Williamsom ve Li’ nin yapmis oldugu ¢alismada, klinik olarak kullanimda olan
yiiksek doz hizli (HDR) ve puls doz hizli (PDR) uzaktan yiiklemeli brakiterapi tedavi
sistemlerinde kullanilan %Ir kaynaklarina ait yeterli sayida dozimetrik calismalarmn
olmamasi nedeniyle, kaynak c¢evresindeki iki boyutlu doz hiz dagilimlan
hesaplanmistir. 1 cm’ den daha biiyiik mesafeler icin iki kaynaga ait doz dagilimlan
birbirine hemen hemen benzerken, HDR kaynaginin PDR kaynagina gére daha uzun
bir aktif ¢ekirdek uzunluguna sahip olmasi nedeniyle, radyal doz fonksiyonunda
kaynaga yakin mesafeler i¢in %40 kadar biiyiik farkliliklarin ortaya ¢iktigi ve PDR
kaynagina gére HDR kaynaginin doz profillerinin, hem kaynagin ucunda hem de kablo
tarafinda %20-%30 oraninda doz azalig1 gosterdigi gozlenmistir [15]. Daskalov ve
ark., 1991 yilinda takdim edilen microSelectron HDR kaynak modelinin tasariminda,
intravaskiiler brakiterapide kaynak hareketinden kaynakli olusan etkileri azaltmak
amaciyla, birtakim boyutsal degisiklikler yaparak yeni bir kaynak modeli tasarlamis
ve bu kaynaga ait dozimetrik veri kiimelerini elde etmislerdir. Iki kaynagin radyal doz
fonksiyonu degerleri karsilastirildiginda, 0.1-0.2 cm ve 13-14 cm’ lik mesafelerde
olusan %2’ lik farkliliklarin disinda, %0.4° liik istatistik hata degeri igerisinde bu
fonksiyonlarin birbiriyle uyumlu oldugu, kaynak ucuna yakin (0.25 cm) mesafelerde
anizotropi fonksiyonlarinda %8 gibi kismen biiyiik farkliliklarin olustugu goriilmiistiir
[16]. Karaiskos ve ark, VariSource kaynaginin dozimetrik o6zelliklerini arastirmak
amaciyla, detayli kaynak yapimi ve boyutlarinmi igeren analitik bir MC simiilasyon
programini Kullanarak, kaynaga ait dozimetrik veri kiimelerini elde etmislerdir. Bu
calismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu degerlerinin, Wang ve Sloboda’ nin [17]
MC hesaplamalariyla karsilastirilmasit  sonucunda, Karaiskos ve ark.” nin

simiilasyonda kablo uzunluk degerini ger¢ege uygun almalar1 ve Wang ve Sloboda’
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nin simiilasyon ¢alismalarinda nikel/titanyum’ dan olusan tel uzunlugunu sadece 3mm
olarak almalar1 sonucu, kaynagin proximal ucuna ¢ok yakin olan kutup agilarinda

(0 < 2°), mevcut ¢alismanin sonucunun ~%10 daha diisiik olacagi bulunmustur [18].

Bu gozlem, microSelectron kaynagina ait anizotropi hesaplamalar tizerinde kaynak
kablo uzunlugunun etkisini inceleyen Baltas ve ark.” nin [19] sonuglariyla da uyum
icinde oldugunu gostermektedir. Angelopoulos ve ark., VariSource kaynaginin tiim
geometrik kaynak ve kapsiil detaylarinin aymi kaldigi, sadece daha fazla esnekligi
saglamak amaciyla aktif ¢cekirdek uzunlugunun 10 mm’ den 5 mm’ ye diisiiriildiigii,
yeni bir kaynaga ait tim dozimetrik sonuglari elde etmislerdir. Yapilan
hesaplamalarda, yeni Varian kaynaginin doz hizi sabitinin eski kaynak modeli [18]
icin hesaplanan degerden %5.5 daha yiiksek oldugu bulunmustur. Ayrica, radyal doz
fonksiyonu degerlerini, kaynak ve kapsiil geometrisinin 6nemli 6lgiide etkilemedigi
gozlenmistir. Yeni Varian kaynaginin anizotropi verisi ile eski kaynaga ait degerin
karsilagtirllmasinda, yeni kaynagin aktif ¢ekirdeginin 6nceki kaynaga gore kisa olmasi
sonucu, kaynak uzun ecksenine yakin kutup agilarinda azalan bir anizotropinin
sergilendigi ortaya koyulmustur [20]. Ballester ve ark., GammaMed yiiksek doz hizli
12i ve Plus *Ir kaynaklari i¢in dozimetrik veri kiimelerini olusturmuslardir. 12i ve
Plus kaynaklariin benzer dizayn ve boyutlar1 nedeniyle, 30° < @ <150° a¢1 degerleri
i¢cin doz hiz1 verisinin uyum i¢inde oldugu ve bu kaynaklara ait doz hiz1 sabitlerinin (
A =1.118 £ 0.003 cGyh™* U?) ve radyal doz fonksiyonlarmn her iki kaynak modeli
icinde ayn1 oldugu bulunmustur [21]. Ballester ve ark., Amersham Buchler kaynagina
ait tam bir dozimetrik verinin olmamasindan dolayi, kaynagin detaylandirilmis
geometrisi dikkate alinarak dozimetrik bir ¢alisma yapmislardir [22]. Aymi sekilde
Granero ve ark., Flexisource kaynagina ait TG-43 dozimetrik parametrelerini elde
etmislerdir. Uretim siirecinde kaynak boyutlarinda olusabilecek belirsizligin dozda
olusturacagi katkiy1 incelemek amaciyla, kaynak saglayicisi tarafindan alinan tolerans
degerlerine gore, kaynagin ¢ekirdek ve kapsiil boyutlarindaki degisimler i¢in olasi
durumlar disiliniilerek incelenmistir. Bu degisimler sonucunda hesaplanmis
dozimetrik degerlerdeki farkliliklarin, her bir durum i¢in 6nceki kaynak modeline gore
%0.5 den diisiik oldugu gosterilmistir [23]. Taylor ve Rogers, yiiksek doz hizl1 *°Yb
brakiterapi kaynag1 ve 14 adet HDR ve PDR %Ir brakiterapi kaynaklarinin etrafindaki
doz dagilimini EGSnrc MC kodunu kullanarak hesaplamislardir. Bu calismada,

yayinlanan fotonlarin enerji agirlikli spektrumu, tiim TG-43 dozimetri veri kiimesi, 2-



boyutlu doz hiz1 tablolart ve her bir kaynak modeli i¢in kullanilan materyal ve
geometri tanimlar1 yapilmistir [24]. Granero ve ark.” nin yaptiklar1 bir ¢alismada, yeni
Ir2.A85-2 tiiri BEBIG HDR kaynagi ve Ir2.A85-1 tiirii PDR kaynag: etrafinda doz
hiz1 dagilimlarim1 ve diger dozitmetrik veri kiimelerini elde etmislerdir. Ayrica, eski
GI192M11 tiirii BEBIG HDR kaynagi ile yeni [r2.A85-2 BEBIG HDR kaynaginin doz
hiz1 dagilimlan kiyaslanmis ve kaynak uzun eksenine yakin bir bolgede goriilen doz
hizi dagilimlarindaki farkliliklarin, kaynaklara ait kablo uzunluk degerlerinin eskKi
BEBIG HDR kaynaginda 20 mm, yeni BEBIG HDR kaynaginda ise 5 mm olmasindan
dolay1 meydana geldigi ve bu farkliligin z > 0i¢in %2' den az, Z <0i¢in %10' dan az
oldugu gozlemlenmistir [25]. Granero ve ark., 2Ir mHDR-v2 brakiterapi kaynagia
ait boyutsal degerlerin kaynak iireticisi tarafindan degistirilmesiyle, literatiirde bu
kaynak i¢in 6nceden mevcut olan dozimetrik verinin degisip degismeyecegini yapmis
olduklar1 bir calismada incelemislerdir. *Ir mHDR-v2 kaynagi icin yapilmus literatiir
calismalarinin sonuglari ile bu calismada elde edilen sonuglar karsilastirildiginda, *%Ir
MHDR-v2 kaynagina ait kiiciik birtakim dizayn degisikliklerinin, r >0.25 cm igin
hesaplanan doz dagilimlarinda ihmal edilebilir farkliliklart ortaya cikarttig
bulunmustur [26].

1.1.2. Brakiterapi Doz Hesaplamalarinda Kullanilan Fantom Geometrisi

TG-43 formiilasyonu ve birgok tedavi planlama sistemlerinde, yiiksek enerjili
kaynaklar i¢in viicut sinirlar1 dikkate alinmayip, hesaplanan doz noktalarinda sonsuz
ve tam sagilma kosullarinin oldugu varsayilmaktadir. Bu durum, brakiterapi doz
dagilimlan iizerinde dnemli bir etkiye neden olur. Ornegin, radyoaktif bir kaynagin
hastanin cilt ylizeyine yakin bir mesafeye yerlestirilmesi, hesaplanan doz degerinin
tahmin edilen degerden daha fazla olmasina sebep olacaktir. Yiiksek enerjili kaynaklar
icin 40 cm yarigaph kiiresel bir fantomun, r <20 cm’ lik mesafeler igin foton geri

sa¢iliminin tam saglandigi sinirsiz bir fantoma esdeger olacagi bulunmustur [27].

Venselaar ve ark., dozun mesafe ile azalmasini tanimlamak amaciyla, Co-60,
Ir-192 ve Cs-137 kaynaklar1 i¢in bir su tankinda iyon odas1 kullanarak 6l¢timler yapip,
su tankinin boyutlarini, farkli hasta boyutlarini simiile etmek i¢in degistirmislerdir.
192]r  Slciimlerinde, kaynak fantom merkezinden su yiizeyinin 5 cm altina
getirildiginde, bolgesel dozda maksimum %14’ liik bir azalisin oldugu bulunmustur

[28]. Karaiskos ve ark., fantom boyutunun dozimetrik veri kiimeleri tizerindeki etkisini



incelediklerinde, tam sagilma sartlarnin olmamast sebebiyle radyal doz
fonksiyonlarinda %25' e varan sapmalarin gézlemlendigi fantom kenarlarina yakin
radyal mesafelerde, radyal doz fonksiyonlarinin fantom boyutlarina énemli dlciide
bagli oldugunu, diger taraftan anizotropi fonksiyonlarinin ise fantom boyutlarina goére
degisiklik gostermedigini ifade etmislerdir [29]. Pantelis ve ark., *%Ir yiiksek doz hizli
gogiis brakiterapisi icin gergek bir hastaya ait bilgisayarli tomografi goriintiilerini
kullanip insan dokusuna esdeger olan matematiksel bir fantom olusturmuslardir.
Hastaya uygulanan ger¢ek bir tedavi plant baz alinarak yapilan simiilasyon
caligmalarinda, hesaplanan doz yiizdesi, izodoz ¢izgileri ve kiimiilatif doz hacim
histogramlari, ticari olarak mevcut olan bir tedavi planlama sistemindeki ilgili doz
degerleriyle karsilastinlmistir. Bu karsilastirmada, recete edilen dozun %60’ indan
daha biiyiik tiim izodoz ¢izgilerinin sinirli gégiis boyutlar1 veya akcigerin varligindan
etkilenmedigi ortaya koyulmustur. Bununla birlikte, cilt dozunun merkezi gogiis
bolgesinde %5’ e varan ve diger tiim noktalarda %10 i¢inde daha fazla tahmin edildigi
belirtilmektedir [30]. Granero ve ark., Flexisource i¢in elde edilen radyal doz
fonksiyonu degerlerinin, diger 1*Ir kaynaklarina ait degerlerle karsilastirmasi sonucu,
MC hesaplamalarinda kullanilan su fantomlarinin farkli boyutlarindan kaynakli,
radyal doz fonksiyonunda r > 5cm ° lik radyal mesafeler i¢in farkliliklarin olustugunu
gozlemlemislerdir [23]. Granero ve ark., brakiterapi dozimetrisinde fantom boyutu ve
seklinin etkilerini, 12Ir ve 3’Cs kaynaklari i¢in s1vi suda MC yontemini kullanarak
degerlendirmislerdir. Farkli fantom boyutlarinda, radyal doz fonksiyonundaki en
biiyiik farkliligin, en kiiciik fantom boyutlarinda goriildiigii ve °?Ir kaynag i¢in 10
cm’ lik yarigapli sinirsiz bir fantom ile kiiresel, silindirik ve kiibik fantomlar arasindaki
radyal doz fonksiyonu degerlerindeki farliliklarin sirasiyla %7, %1 ve %4 oldugu
bulunmustur [31]. Taylor ve Rogers, fantom boyutunun TG-43 dozimetri
parametreleri ve sagilmis doz lizerindeki etkisini 1*2Ir microSelectron v2 HDR kaynagi
i¢in incelemislerdir [24]. Tedgren ve Carlsson, '*?Ir kaynagina ait deneysel dozimetrik
hesaplamalar igin, polistren, PMMA ve kati1 sudan yapilmis ¢esitli plastik fantomlarin
su esdegerliligini arastirmiglardir. Yapilan bu c¢alismada, plastik fantomlarin su
esdegerliligi, fantom malzemesine ve fantom boyutlarina ve de karsilastirma igin
kullanilan su fantomunun boyutuna bagli oldugu gosterilmistir. PMMA fantomunun,
su fantomunun boyutundan bagimsiz olarak, daha ¢ok suya esdegerliligi
gbzlemlenirken, biiyiilk boyutlu su fantomlarinda Polistren materyali, daha kiigiik

boyutlu su fantomlarinda ise kati su fantomunun suya esdegerliligi bulunmustur. Farkli

7



tedavi planlama sistemlerinde kullanilan su fantomlarinin boyutunun, farkli olmasi

sebebiyle fantom taniml diizeltme faktorlerinin kullanilmasi da ayrica 6nerilmektedir

[32].

1.1.3. Brakiterapi Doz Hesaplamalarinda Kullanilan Ortam Degiskeni

TG-43 doz hesaplama yontemi, doku igerisindeki doz hizi dagilimlarim
tanimlamak amaciyla referans ortami olarak homojen bir su ortamini 6nerir. Bu
yontem, kaynagin etrafint g¢evreleyen ortamlarda sudan farkli yapida olan
heterojenlikleri ihmal eder. Ancak heterojen bir ortamin kullanilmasi, ortamin foton
zayiflatmasini ve enerji sogurmasini degistirmektedir. Basit ve kolay bulunan bir
materyal oldugu i¢in, MC dozimetri ¢alismalarinda, sivi suyun bilesimini ve kiitle
yogunlugunu simiile etmek zor degildir. Deneysel dozimetrik ¢alismalarda ise,
konumsal dogruluk saglamak amaciyla genellikle siv1 su esdegeri olarak plastik bir
ortam kullanilir [32]. Fantom boyutunun aksine, fantom ortam bilesimi nedeniyle
olusan MC dozimetrik belirsizlikler, genellikle foton enerjisinin azalmasiyla ve radyal

mesafenin artmasiyla artar.

Chandola ve ark., brakiterapi tedavi planlama sistemlerinde daha kesin
sonuglar elde etmek amaciyla, EGSnrc Monte Carlo kodunu kullanarak, yiiksek doz
hizli **2Ir microSelectron v2 kaynagi icin, hava ve kortikal kemik gibi homojen
olmayan ortamlarda doz farkliliklarini incelemisler ve havanin sahip oldugu diisiik
yogunluk nedeniyle, dozu %S5.5 ile %6.5 oraninda yiikselttigini, kortikal kemigin ise
yiiksek yogunluga sahip olmasi nedeniyle, dozu %4.5 ile %5.0 oraninda diisiirdiiglinii
gostermislerdir [33]. Shih—Ming ve ark., HDR tedavi planlama sistemlerinde doz
hesabinin, materyal yogunlugunu g6z 6niinde bulundurmamasi nedeniyle yiiksek doz
hizli microSelectron °?Ir kaynagina ait doz dagilimlarmni, ii¢ farklh Monte Carlo
kodunu kullanarak, ayn1 geometrik yapiya sahip olan su, kemik ve akciger
fantomlarinda hesaplamiglar ve daha 6nceden Williamson ve Li [15] tarafindan bu
kaynak icin su fantomu kullanarak yapilan calisma ile kendi sonuglarin
karsilastirmislardir.  Yapilan caligmalar sonunda, kati su fantomu kullanarak
hesapladiklari radyal doz fonksiyonunun, Williamson ve Li' nin ¢alismalariyla uyumlu
oldugunu gostermislerdir. Ayrica, kaynak dik eksenindeki mesafe arttiginda kemik
icin bulunan radyal doz fonksiyonunun, sudakinden c¢ok daha fazla azaldigini,

akcigerde ise bu degerin sudakinden daha az azalig gosterdigini bulmuslardir [34]. Wu



ve ark., AAPM TG-43 raporunda verilen doz parametrelerinin hesaplanmasinda
ortamin su olarak kabul edilmesi ve fakli yogunluklara sahip olan, 6zefagus, brons,
akciger ve kemik gibi organlarda bu parametrelerin dogru olarak degerlendirilememesi
sebebiyle, *2Ir microSelectron HDR kaynagina ait doz dagilimlarmi, Monte Carlo
yontemiyle su, kemik ve akciger dokusunda hesaplamislardir. Kaynak dik ekseni
boyunca derinlik arttik¢a, kemigin lineer zayiflatma etkisinin sudan daha yiiksek
olmas1 sebebiyle, radyal doz fonksiyonunun kemikteki degerinin sudaki degerinden
daha hizli azalim gosterdigi, akciger dokusunun lineer zayiflatma katsayisinin sudan
kiigiik olmas1 sebebiyle, radyal doz fonksiyonunun suda hesaplanan degerinden daha
yavas azaldigi gézlemlenmistir. Ayrica, radyal doz fonksiyonlarinin sadece fantom
boyutuna degil ayn1 zamanda materyal yogunluguna da bagli oldugu bulunmustur
[35].

1.1.4. Tedavi Planlama Sistemlerinde Kullanilan Aplikator Materyali

Brakiterapi kaynaginin tedavi bolgesine yerlestirilmesini saglayan aplikatorler,
kaynagm doz etkisini azaltacak koruyucu bir kalkan olustururlar. Intrakaviter
brakiterapi uygulamalarinda kullanilan aplikatorler, saglamligi ve siirekli
kullanilabilme 6zelligi bakimindan yaygin olarak paslanmaz gelikten yapilirlar [36].
Diger bilinen aplikatdér materyalleri ise, aliiminyum alasim, plastik ve naylon
icermektedir. Plastik aplikatorler, bazen CT planlama goriintiileri {izerinde olusan
yapay cizgilerden kagmmmak amaciyla metalden yapilmis aplikatorlerin yerine
kullanilabilirler [37]. Aplikatorler, sudan farkli yogunluk ve atom numaral
materyallerden olugsmaktadir ve bu nedenle onlarin doz {izerindeki etkisi diisiiniildiigii
zaman TG-43 tabanli doz hesaplamalarinin sonuglarini degistirebilir [38]. Ancak, MC
simiilasyon ¢aligmalarinda ve tedavi planlama sistemlerinde aplikator materyalinin

yapacag etki goz ardi edilerek doz hesaplarina katilmamaktadir.

Sung-Joon ve ark., yiiksek doz hizli brakiterapi uygulamalarinda kullanilan
intrakaviter tiirli aplikatorlerin zayiflatma etkisini incelemislerdir. Bu ¢alismada, HDR
brakiterapi sitemlerinde kullanilan **?Ir spektrumunun diisiik enerji bilesenlerine sahip
olmasit sonucu, bu enerjilerin yiiksek atom numarali materyallerden yapilmis
intrakaviter aplikatorler tarafindan sogurulmasinin séz konusu oldugunu ve aplikator
zayiflatma etkisinin ihmal edilmesinin fark edilebilir doz hatalarina yol agabilecegi

one siiriilmiistiir. Aplikatriin olmadigr sadece Ir kaynagmin bulundugu bir durum



ile kaynagin aplikator icine yerlestirildigi baska bir durum i¢in doz dagilim hesab,
Monte Carlo simiilasyon ¢alismalariyla yapilmis ve aplikator zayiflatma etkisinin
thmal edilmesiyle, dik diizlem boyunca hesaplanan dozun %3.5 oraninda daha fazla
tahmin edildigi bulunmustur [39]. Yalnizca mesane ve rektumu korumak amaciyla,
jinekolojik aplikatorlere eklenen tungsten ve paslanmaz ¢elik materyalleri {izerine
yapilan ¢aligmalarda, bu tiir koruyucu materyallerin %10-%20 arasinda kritik yapilar
i¢in dozu azalttig1 gozlenmistir [40]. Hepel ve Wazer, kismi gogiis 1sinlama islemi igin
kullanilan brakiterapi tekniklerini karsilagtirarak, farkli aplikatorlerin yapisal
farliliklarin1  incelemislerdir [41]. Gaudreault ve ark., paslanmaz ¢elik ve
polioksimetilenden olusan aplikator materyallerinin ve birbirine paralel olarak duran
iki aplikatdrden birinin iginde brakiterapi kaynaginin bulunmasit durumunda dozda
olusabilecek degisiklikleri karsilastirmislardir. Gozlemci kataterin arkasindaki doz
farkinin biiylikliigliniin, gézlemci kataterin materyal bilesimine ve i¢indeki havanin

varligina bagli olarak degisecegi bulunmustur [42].

1.1.5. Modern Doz Hesaplama Algoritmalar:

Brakiterapi doz hesaplamalarinda, TG-43 formiilasyonundan model tabanl
doz hesaplama algoritmalarina gec¢isin kolaylastirilmast i¢in tedavi planlama
sistemleri tarafindan kullanilan algoritmalar, doku bilesimi ve yogunlugunu, viicut
sinirlarini ve aplikator geometrisini dikkate alarak, doz hesaplama yontemlerinde daha
dogru bir yaklasimin ele alinmasimi amaglamaktadir. Son zamanlarda, bu amag
dogrultusunda mevcut algoritmalarin dogrulugunu incelemek ve bu yontemleri en

uygun hale getirmek iizere birtakim arastirmalar yapilmistir [43].

Papagiannis ve ark., mevcut algoritmalarin temel Ozelliklerini ve klinik
uygulamalarimi gozden gegirerek elde ettikleri sonuglar1 degerlendirmislerdir. Bu
calismada hesaplanan sonuglar, klinik olarak mevcut olan model tabanli doz
hesaplama algoritmalarinda, TG-43 tabanli hesaplamalara kiyasla anlamli bir
dozimetrik iyilesme elde edildigini dogrulamistir [44]. Moura ve ark., yiiksek doz hizli
brakiterapi uygulamasi i¢in kullanilan tedavi planlama sistemi algoritmalarini
dogrulamak ve heterojen bir ortamda doz degerlerini 6l¢gmek amaciyla, farkl
materyallerin kullanildig1 deneysel bir fantom tasarlamiglardir. Bu ¢alismada yapilan
deneysel dozimetrik sonuglar, tasarlanan fantomda heterojen materyallerin

farkliliklarin1 ortaya koymustur. Ayni1 zamanda bu farkliliklar, MC simiilasyonu ve
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Acuros tedavi planlama sistemi kullanilarak da dogrulanmistir [45]. Peppa ve ark.,
192)r intertisyel meme brakiterapisinde TG-43 yontemine alternatif olarak, model
tabanli doz hesaplama algoritmalarinin uygulanmasina yonelik retrospektif bir calisma
yapmiglardir. Cilt yakininda ve implanttan nispeten uzak mesafelerde, risk altindaki
organlar i¢cin TG-43 formiilasyonunun doz asir1 tahminine yol agan 6nemli doz
farkliliklar goriilmiistiir [46]. Terribilini ve ark., Advanced Collapsed Cone Engine
(ACE) algoritmasimin doz hesaplama performansini, hizlandirilmis kismi gogiis
1sinlama tedavileri icin TG-43 ve MC yontemleri ile hesaplanan doz dagilimlarimni
karsilagtirarak incelemislerdir. Yapilan galismada, bu algoritmanin kullanilmasiyla
planlanan hedef hacimde elde edilmis dozimetrik parametrelerin, MC ile elde edilen
degerlerle karsilastinnlmasinda %3 daha fazla doz tahmininde bulundugu

gozlemlenmistir [11].

1.2. Tezin Amaci

Bu tez ¢alismasinda birincil amag, AAPM TG-229 raporu tarafindan yiiksek
doz hizl1 *¥Ir kaynaklar1 i¢in 6nerilen kaynak dizaynlari ve simiilasyon parametreleri
dikkate alinarak, klinik kullanimda olan bu kaynaklara ait yeni ve giincel dozimetrik
veri kiimelerini elde etmek ve bu sonuglar literatiirde *Ir kaynak modelleri icin

hesaplanmis diger veri kiimeleriyle karsilastirmaktir.

Ikincil amag ise, elde edilen bu veri kiimelerini giiniimiiz tedavi planlama
sistemlerinde kullamlan doz hesaplama formiilasyonuyla ayni islemi yapabilen
TPSDose43 programina veri girisi olarak tamimlayip, dozimetrik parametreler
tizerinde cesitli analizler yaparak doz degerlerinde olusabilecek farkliliklar

incelemektir.

Son olarak, TG-43 doz hesaplama formiilasyonu tarafindan géz ardi edilen
birtakim faktorlerin (ortam heterojenligi ve sinirli hasta boyutlar1) doz degerleri
tizerinde olusturabilecegi ekileri incelemek amaciyla, ger¢ek bir meme hastasina ait
bilgisayarli tomografi goriintiileri Kkullanilarak olusturulan insan dokusu ve
anatomisine esdeger 3-boyutlu vokselize edilmis bir fantomda, hastaya 06zgii
tanimlanmis olan test durum planlarini gelistirip, su ve gercek doku ortamlarinda
Monte Carlo simiilasyon yontemi ile hesaplanan doz degerlerinin incelenmesi sonucu
elde edilecek verilerin, klinik kullanim igin gerekli olabilecek mevcut altyapiy1

olusturmasi hedeflenmektedir.
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2. GENEL BILGILER

2.1. Brakiterapi

Brakiterapi, prostat, meme, akciger, 6zofajiyal, serviks, gbz ve bas-boyun gibi
birgok kanser tiiriniin tedavisinde kullanilan 6nemli bir radyoterapi yontemidir.
Brakiterapi tedavi yontemi, genellikle derin yerlesimli veya cerrahi islemlerin
miimkiin olmadig1 tiimorlerin tedavisinde kullanilmaktadir. Bu yontemde, radyoaktif
kaynak hedef hacmin i¢ine veya yakinina yerlestirilerek, saglikli doku hasarinin en aza
indirilmesi ve hedef dokunun maksimum doz almasi amaclanmaktadir. Radyasyon
dozu, ters kare yasasina gore uzakliga bagli olarak hizla diistiigii i¢in, ¢ogu normal
doku ozellikle de kritik organlar, daha az doz alirken tedavi alanin1 ¢evreleyen bolge

yiiksek oranda doz almaktadir.

Bu tedavi yonteminde, kaynaklarin tiimorle olan konumlarini korumasi
sonucu, hasta hareketi nedeniyle olusabilecek hatalarin azaltilmasi ve hedef hacme
verilecek dozun diizgiin olarak lokalize edilmesi, hedef hacmin disinda dozda keskin
bir diislisiin olmasi ve kisa zamanda tedavinin uygulanmasi gibi birtakim avantajlarn
yani sira, yeri iyi belirlenmis tiimorlerin tedavisinde kullaniliyor olmasi, kiiciik
lezyonlar igin sonucun iyi olmasi ve bazi brakiterapi uygulamalarinda, tohum
kaynaklarinin implant edilmesi sirasinda cerrahi bir islemin yapiliyor olmasi gibi

birtakim dezavantajlar da s6z konusudur.

Uygulama, “interstisyel” (kaynaklar dogrudan tiimor hacminin i¢ine cerrahi bir
islemle yerlestirilir) ve “intrakaviter” (kaynaklar timor hacminin yakimindaki viicut
bosluklarina yerlestirilir) brakiterapi olmak iizere iki temel yontemle yapilmakta olup;
yiizeysel, intraliiminal, intraoperatif ve intravaskiiler gibi daha az yaygin olan

uygulama sekilleri de mevcuttur.

Brakiterapide tedavi siireleri, dozun kisa bir siireligine verildigi ve istenilen
doza ulasildiginda kaynaklarin tedavi bolgesinden uzaklastirildigi gegici implantlar ve
dozun kaynagin bozunma siiresi boyunca verildigi daimi implantlar olmak tizere ikiye
ayrilmaktadir. Kaynagin enerjisine bagli olarak géz oniine alinan ve en sik kullanilan
brakiterapi kaynak doz hizlar ise, diisiik doz hizli (LDR) ve yiiksek doz hizli (HDR)
brakiterapi kaynaklaridir.
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Hastaya uygulanacak olan kaynak transferi, 6n yiiklemeli (aplikatorler onceden
hedef hacmin igine ya da yakinina yerlestirilir ve bu yerlestirme sirasinda kaynaklar
implant edilir) veya uzaktan kontrol edilebilen sonradan yiikleme (aplikatorler ilk
olarak hedef hacme yerlestirilir, daha sonra kaynaklar transfer kablolar1 vasitasiyla
aktarilir) teknigi kullanilarak yapilmaktadir. Sonradan yiikleme teknigiyle kaynagin
transferi sirasinda, diger 6n yiikleme teknigine gore tibbi gorevlilerin radyasyona
maruz kalmasi azaltilmis, aplikator ile kaynak pozisyonlarinda daha biiyiik bir
hassasiyet saglanmis olur. Dolayisiyla, bu uygulama daha dogru bir doz dagiliminin
elde edilmesine yol agar.

2.2. Brakiterapi Tedavi Planlama Sistemi

Brakiterapi tedavi planlama siireci, hastalik tanisi, aplikator ya da kateter
yerlesimi, goriintiilleme ve tedavi uygulamasi olmak {izere tiimoriin viicuttaki
konumuna bagli olarak, her hastanin anatomisine ait 6zellestirilmis birtakim klinik
degerlendirmelerden olusmaktadir. Tedavi siireci, hastaya konulan tanisal iglemlere
bagli kalinarak, aplikator, kateter veya ignelerin, tiimoriin lokalizasyonu ve
biiytikligiine gore secilip hedef hacme yerlestirilmesi ile baslar. Aplikatorlerin dogru
bir sekilde yerlestirilmesini saglamak amaciyla, CT, MRI veya ultrason gibi
goriintiileme araglar1 kullanilarak, tedavi bolgesinin 3-boyutlu goriintiisii elde edilir.
Goriintiilemede, kaynak yolunun izlenmesine olanak taniyan ve radyoaktif 6zellik
tagimayan “yalanci” olarak adlandirilan bir radyoopak kaynak, tedavide kullanilacak
aplikatoriin  kapali olan diger ucuna ulasincaya kadar ilerletilir. Bu islem
tamamlandiktan sonra radyasyon onkologu tarafindan, aplikatorlerin belirlenen
konumlarda olup olmadigini kontrol etmek ve tedavi alanina 6zel bir plan yapmak
amactyla, konvansiyonel radyografik simiilator veya bilgisayarli tomografik simiilator

kullanilarak simiilasyon islemi yapilir.

Yazilim alanindaki yeni yaklasimlar sayesinde, daha o6nceden 2-boyutlu
planlama sistemi kullanilarak hesaplanan doz dagilimlarinin yerine, bugiin 3-boyutlu
tedavi planlama sistemleri ile her hastaya 6zgii tedavi planlamasi yapilarak, doz
dagilimlart ¢ok daha kesin bir sekilde elde edilebilmektedir. Bilgisayarli planlamada,
simiilasyondan alinan goriintiiler ve hastaya ait CT veya MR goriintiileri bilgisayar
ortamina dogrudan aktarilir. Boylece, aplikatoriin her kanali i¢in kaynagin transfer

edilecegi kaynak yolu ve onu cevreleyen anatomi bilgisayar sisteminde ii¢ boyutlu
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olarak yeniden olusturulabilir. Doz dagilimi hesaplanirken, aplikatdr boyutu ve
materyali dikkate alinmaz. Ancak aplikatériin konumu, kaynagin nereye
yerlestirilebilecegini belirlemek amaciyla goriintiilemede tasvir edilmelidir. Sekil 2.1°
de, ornek bir gogiis hastasi i¢in kullanllan MammoSite® balon aplikatériiniin,

bilgisayarli tomografi goriintiisti verilmektedir.

Sekil 2.1. MammoSite® balon aplikatoriiniin kullanildigi gogiis brakiterapi
tedavisinde CT' den alinmis aksiyel goriintiisii [47] .

Gorsellestirilmis bilgiden, planlanan hedef hacim (PTV) ve tedavi alanina
yakin risk altindaki organlar (OAR) belirlenip, konturlama islemi tamamlandiktan
sonra, optimize edilmis bir tedavi planin1 manuel olarak hazirlayarak, kaynak
konumlarim1 ve her konumdaki kaynak bekleme siirelerini ayarlamak miimkiindiir.
Sekil 2.2 de, bir gogiis hastasinin CT goriintiisiinde, PTV ve OAR hacimlerinin

belirlenmesi amaciyla yapilmis konturlama islemi gosterilmektedir.

Sekil 2.2. PTV ve OAR hacimlerinin konturlama isleminin 6rnek gosterimi [48].
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Burada dikkat edilmesi gerekilen durum, doz planin1 uygulamadan 6nce doz
dagiliminmi grafiksel olarak inceleyerek, sicak noktalarin ve soguk noktalarin
olusmadigi ve risk altindaki organlar i¢in Klinik olarak belirlenen tolerans doz
degerlerinin asilmadig: bir planlama yapmaktir. Bunun i¢in saglikli doku ve hedef
hacim tarafindan alinan dozun grafiksel bir gosterimi olan doz hacim histogramlari
(DVH) ¢izdirilerek, 3-boyutlu uzayda doz degeri dagiliminin istatistiksel
degerlendirilmesi yapilir. Tedavi planlama sistemlerinde tanimlanmis olan hedef
hacmin i¢indeki bir noktada hesaplanan nihai doz degeri, tiim kaynaklardan veya bir
kaynagin tiim bekleme pozisyonlarindan gelen doz katkilarinin toplami yoluyla elde

edilir.

Tedavi planlama sistemlerinde (TPS) amag; belirlenmis olan hedef bolgede
ongoriilen homojen ve maksimum doz dagilimina ulasip, bu bolgenin g¢evresinde
bulunan kritik organ ve saglam dokulara diisiik doz degerini vermektir. Ayrica,
uygulanabilen ve yiiksek hassasiyetle tekrarlanabilir bir plan yapmakta 6nemlidir.
Tedavi siireci, hastaya 0zgli hazirlanmis olan tedavi planinin onkoloji uzmani
tarafindan onaylanmasindan sonra, hesaplanan doz degerlerinin tedavi planlama

sisteminden tedavi birimine aktarilmasi ve hastaya uygulanmasi seklinde sonlandirilr.

2.3. Klinik Doz Hesabi

Tedavi planlama sistemlerindeki doz hesabi, her bir kaynak modeli i¢in
deneysel olarak 6l¢iilmiis sudaki doz hiz1 tablolarinin kullanilmast ile “interpolasyon”
olarak adlandirilan ara deger hesaplama islemlerine dayanmaktadir. Bu doz hizi
tablolari, tedavi planlama sistemlerinde referans veri girdisi olarak kullanilirken, ayni
zamanda bu tedavi sistemleri tarafindan yapilan doz hesaplamalarinin dogrulugunu
kontrol etmek amaciyla da kullanilabilir [49]. Baz1 tedavi planlama sistemlerinde bu
doz hiz1 tablolar, literatiirde her bir kaynak modeli i¢in yapilmis dozimetri
caligmalarindan elde edilen ve TG-43 formiilasyonunda doz hesaplama islemlerinde

kullanilan F(r,8), g(r) ve doz hiz1 sabiti gibi dozimetrik parametrelerin, kullanici ya

da iiretici tarafindan veri olarak girilmesi ya da tedavi planlama sistemleri tarafindan
kullanilan doz hesaplama algoritmasini, dozimetrik parametrelerin degerleriyle
eslestirmek amaciyla bu parametrelerin farkli bir formata doniistimii ile olusturulabilir
[4]. Bir¢cok TPS’ de farkli metotlar kullanildigindan dolay1, doz hesaplamalari arasinda

biiyiik farkliliklar olmaktadir. Bunun i¢in en iyi yontem, literatiirden dogrudan alinmis
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ve iyi referans edilmis olan doz hizi tablolarim1 kullanmaktir. Her durumda, klinik
acidan sinirlamalar goz ontline alindiginda, TPS hesaplamalarin1 dogrulamak i¢in her

zaman referans olarak alinan doz hizi tablolartyla tam bir dogrulama yapilmalidir.

Klinik olarak kullanimda olan HDR brakiterapi kaynaklarinin birgogu igin
dozimetrik veri kiimeleri, Monte Carlo teknikleri veya deneysel yontemler
kullanilarak olusturulmaktadir [22]. Radyoaktif kaynaga yakin mesafelerde, yiiksek
doz gradiyentinin goriilmesi [50] ve deneysel dozimetre islemlerinde kullanilan
dedektorlerin fiziksel boyutlart nedeniyle konumlanma hatast [27], bu bolgede
herhangi bir noktadaki doz hizi degerlerinin tam olarak belirlenmesinde birtakim
zorluklara neden olmaktadir. Giiniimiizde brakiterapide kullanilan baslica dedektorler,
termoliiminesans dozimetreler (TLD) [51] ve radyo-kromik filmlerdir. TLD sistemi,
kiigiik boyutlu ve doku esdegerine yakin 6zellikte olmasi bakimindan diger dozimetrik
sistemlere gore avantajlidir. Bu sistem, kablo baglantisina gereksinim duymamakla
birlikte sicaklik gibi ¢evresel sartlardan da etkilenmemektedir. Diger taraftan, modern
Monte Carlo tabanli kodlar, giincel tesir kesiti verilerini ve brakiterapi kaynak
modelleri ile aplikator geometrisini modelleyebilmek amaciyla ileri diizeyde birtakim
araclar igerirler. Ancak hi¢bir dozimetrik sistem tek basina tiim kosullar
saglayamayacagindan [50], brakiterapi tedavi planlamasinda gereken uygun
dozimetrik veriyi elde etmek amaciyla, deneysel olarak dogrulanmig Monte Carlo

hesaplamalar1 kullanilir.

2.4. Monte Carlo Parcacik Tasinmasi

Monte Carlo metodu, analitik ¢o6ziimii miimkiin olmayan fiziksel veya
matematiksel problemler i¢in, tekrarlanan rastgele drneklemeler yardimiyla sayisal
¢Oziimler tireten bir hesaplama teknigidir [52]. Bu yontem, 6zellikle 1930’ lardan
sonra hizla gelismeye baslamistir. Los Alamos laboratuvarlarinda niikleer silah
gelistirilmesi projesinde ¢alisan bilim adamlar tarafindan ilk kez ortaya atilmis olup,
1940 yillar1 sonlarinda John Von Neumann ve Stanislaw Ulam [53] tarafindan
gelistirilmistir. 1950 yillarinda gelismis bilgisayar sistemlerinin artmasiyla pek ¢ok

teorik incelemede Monte Carlo yaklasimi kullanilmistir.

Monte Carlo metodu, fiziksel bir silireci dogrudan simiile etmeye yarayan
istatistiksel bir yontemdir. Siirecin davranigini tahmin etmek i¢in, stireci temsil eden

analitik denklemlerin bilinmesine gerek duyulmadan, incelenen siirecin bir olasilik
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dagilim fonksiyonu ile temsil edilebilmesi yeterlidir. Monte Carlo simiilasyonu, bu
olasilik dagilim fonksiyonundan rastgele 6rneklemeler yaparak calisir. Dolayisiyla
yapilan bir¢ok simiilasyon sonucunda olusan Orneklemelerin ortalamasi alinarak,

istenilen sonuca ulasilir.

MC 6zellikle brakiterapi dozimetrisinde ve tibbi fizik uygulamalarinda [54, 55]
giiclii bir ara¢ haline gelmistir. Monte Carlo teknigi ayrica, niikleer fizikten
miithendislige, askeri silah ve sistemlerinden uzay sistemlerine, pek ¢ok alanda da

kullanilmaktadir.

2.4.1. Radyasyon Tasima Hesaplamalari icin Monte Carlo Metodu

Foton ve elektron tiiriindeki parcaciklarin madde ile etkilesmesi iyi anlagilmis
olmasina ragmen, bu etkilesmelerin stokastik davranisi nedeniyle ortama birakilan doz
degerinin, bu ortamda olusturacagi hasarin etkisini tanimlamak i¢in analitik bir ifade
gelistirmek zordur. Ornegin, etkilesmelerde ortaya ¢ikan parcaciklarm tiiriiniin ne
olacagi, parg¢aci@in kaynagin hangi bélgesinden ne kadarlik bir enerjiyle hangi
dogrultuda yayinlanacagi, ortama giren her bir parcacigin etkilesme yapmadan 6nce
ne kadar yol alacagi, ilk etkilesim noktasinin nerede olacagi ve enerjisinin ne kadarini
bu noktada birakacagi gibi durumlar rastgele bir dagilima sahiptir. Monte Carlo
yontemi, doz dagilimini dogru bir sekilde tahmin etme konusunda uzun zamandir
kullanilan standart bir yontemdir. Monte Carlo metodunda, hangi tiir parcaciklarin
nasil bir kaynak geometrisinden ¢ikacagi, iiretilen bu parcaciklarin ¢ikis enerjisi,
konum bilgisi ve yonelimlerinin ne olacagi, hangi tiir parcaciklarin etkilesmelerinin

onemsenecegi bilgisi agik¢a belirtilmesi gerekir.

2.4.2. Foton Gegisi

Brakiterapi kaynak dizaynlarina ait MC tabanli dozimetre islemlerinin
gerceklestirilmesi i¢in nihai sart, kaynaklarin geometrik olarak modellemesi ve aktif
¢ekirdegin igindeki birincil fotonlarin rastgele tretilmesidir. Birincil ve ikincil
fotonlarin, Monte Carlo hesaplama yontemi ile izlenmesine ait akis semas1 Sekil 2.3°

de verilmistir.

Tasinmayr bekleyen parcaciklara ait enerji, konum ve dogrultu
parametrelerinin yer aldigr “Yigmn (Stack)” bolimiinde, ilk fotona ait parametreler

tanimlanarak foton tasima siireci baslatilir. Taginma rutinine giren bir foton ilk olarak,
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enerjisinin kullanici tarafindan belirlenen kesme enerjisinin (cut-off) altinda olup
olmadigin1 gérebilmek amaciyla test edilir. Eger foton enerjisi belirlenen kesme
enerjisinden kiigiikse, fotonun tagima islemi bulundugu yerde sonlandirilir. Sayet y1gin
boliimii bos ise, yeni bir pargacik nesili (takip edilecek foton sayis1) simiilasyon islemi
icin yeniden baglatilir. Eger bu fotona ait enerji kesme enerjisinden biiyiikse,
parcacigin etkilesim mesafesi belirlenir. Parcaciklar, toplam etkilesme tesir kesitine
bagli olan bir olasilik dagilimiyla belirlenen belli mesafeleri kat eder. Bu mesafe

asagidaki gibi belirlenir.

1

S=— In(R) (2.1)

Toplam

Z"Toplam F— Z Fotoelektr ik + Z Compton + Z(;iftOIusum (22)

Burada s; etkilesim mesafesi, 3 ; toplam etkilesme olasiligi ve R; 0 ve 1 arasinda

Toplam

rastgele iiretilen bir sayidir.

Etkilesim mesafesi belirlendikten sonra, foton bu etkilesim noktasina tasinir.
Eger foton, ilgilenilen hacim bdlgesini terk ederse o zaman pargacik tagima islemi
sonlandirilir. Aksi halde hangi etkilesim tiirliniin meydana geldigini goérmek igin
ornekleme yapilmaya devam edilir. Bu islemden sonra, etkilesim sonucu olusan foton
ve elektronlarin enerjileri ve dogrultular1 belirlenebilir. Olusan bu ikincil pargaciklarin
taginmasi i¢in pargaciklar yigin boliimiine koyulur ve sonrasinda tiim siireg, yigin
boliimii bos kalana ve ortama gelen pargaciklarin hepsi kullanilana kadar tekrarlanir

[56].
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Birincil Fotonlarin
E.xy,z,u,vw
Baglangi¢ Parametreleri

Fotonun Etkilesme
Mesafesi

Etlilesim Noktasinin
Koordinatlari

Foton Bolgeyi Etkilesim
Terk Etti mi? Tird
Y v
Fotc())ellektnk Compton Sagiimasinda Rayleigh
o Olusan Foton Sagiimasi
esacnlma ve E 8539"'"3
Hayir Karakteristik -
- X Isini Yayimi
Var mi?2
Evet
X Igini enerjisini Hayir

Kesme Enerjisinin (cut-off)

Hesapla

Evet

Sekil 2.3. Bir radyoizotop kaynak tarafindan yayilanan birincil ve ikincil fotonlarin
orneklenmesi i¢in MC yonteminin basitlestirilmis akis semasi [57].

Radyoterapide doz hesabi i¢in kullanilan farkli birgok MC simiilasyon
programlart mevcuttur. EGSnrc [58, 59], MCNP [60], PENELOPE [61], FLUKA [62]
ve GEANT4 [63] bunlardan birkagidir. Brakiterapi kaynak dizaynlariin silindirik
simetriye sahip olmasi, kaynaklarin matematiksel simiilasyon islemlerini kolaylastirir.
MC tabanli mevcut kodlarin bir¢ogunda, silindir, kiire ve elips gibi birtakim basit
matematiksel nesnelerin bir araya getirilmesiyle herhangi bir geometrik nesneyi
olusturmak igin gereken gii¢lii bir geometrik simiilasyon paketi bulunur. Bu kod
sistemlerinde, farkli element ve materyalleri simiile etmek amaciyla genellikle farkli
tesir kesiti kiitiiphaneleri kullanilmasina ragmen, foton tagima iglemi birbirine oldukc¢a
benzemektedir. MC tabanli bu kodlardan, EGSnrc ve PENELOPE, foton ve elektronun
tasinma islemlerini simiile ederlerken, MCNP ve GEANT4 gibi kodlar ayrica proton
ve notron gibi diger pargaciklar1 da simiile edebilirler. C++ programlama dilinde
yazilmis olan GEANT4 hari¢, bu kodlarin hepsi, Fortran programlama dilinde
yazilmistir [56].
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2.4.3. EGSnrc Kullanici1 Kodu

Elektron-Gama Saganagi (EGS) Monte Carlo sistemi 1 keV enerjiden birkag
yiiz GeV’lik enerjiye sahip fotonlarin ya da yiiklii parcaciklarin tasinma islemini her
bir element, bilesik ya da karisim ortaminda {i¢ boyutlu olarak simiile etmek amaciyla
kullanima sunulmus bir programdir. EGSnrc Monte Carlo kodu, Stanford Lineer
Hizlandirict Merkezi (SLAC) tarafindan yayinlanan EGS4 [64] kod sistemi tabanli,

Kanada’nin Uluslararasi Arastirma Merkezi tarafindan gelistirilmis son versiyonudur.

Electron Gamma Shower National Research Center of Canada (EGSnrc) kod
sistemi tarafindan hesaplanabilen fiziksel siireglerden bazilari, Bethe-Heitler ya da
NIST tesir kesitleri kullanilarak Bremsstrahlung fotonu iiretimi, fotoelektrik etki,
compton sagilmasi, ¢ift olusumu, koherent (Rayleigh) sagilma, Moller ve Bhabha
sagilmasi, atomik relaksasyon sonucu K, L ve M kabuklarindan yayinlanan fliioresans

1s1malar1 ve Auger ve Coster-Kronig elektronlari tiretimidir [59].

EGSnrc Monte Carlo parcacik gegis kodu, “kullanici kodu” ve “standart kod”
olmak iizere iki temel kisimdan meydana gelmistir. EGSnrc programiyla birlikte gelen
standart kod igerisinde, radyasyon-madde etkilesmeleri i¢in simiilasyonda
kullanilacak tiim fiziksel formiiller ve istatistiksel yontemler mevcut iken, kullanict
tarafindan yazilabilen kullanici kodunda ise; MAIN, HOWFAR, HOWNEAR ve
AUSGAB kisimlar1 bulunmaktadir. MAIN alt programi, simiilasyonda tasinacak her
bir foton ya da elektron i¢in baslangi¢ parametrelerini belirleyip, simiilasyon i¢indeki
olaylarin sirasini kontrol etmek ve programin ¢alismasi sirasinda her bir etkilesmeden
sonra bu etkilesmelerle ilgili verilerin belirli rutinlere gonderilmesini saglamak
amaciyla kullanici tarafindan yazilir. MAIN’ de, atom numarasi 1 den 100’e kadar
olan elementler i¢in tesir kesiti tablolar1 kullanilarak ortam materyallerinin
hazirlandigt PEGS4 dosyalarimin okunmasi i¢in HATCH alt programi ve kullanici
tarafindan tanimlanan birincil parcaciklarin baslangi¢ konumu, enerjisi ve dogrultusu
hakkindaki bilgiye karar verilip bu parcaciklarin tretildigi SHOWER alt programi
bulunmaktadir. HOWFAR ve HOWNEAR, simiilasyon bolgesinde pargaciklarin
konumunu izleyerek ortamin geometrisini belirleyen alt programlardir. HOWFAR,
birincil par¢acigin simiilasyon ortaminda etkilesmeden dnce ne kadar uzaga gidecegini
hesaplamak i¢in rastgele say1 iireticini ve tesir kesiti verisini kullanir. HOWNEAR ise,

bu parcacigin mevcut konumundan en yakin bolge sinirina olan mesafesini hesaplar.
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Eger pargacigin yolu bir bolge siniriyla kesisirse parcacik etkilesmez ve HOWFAR
tekrar ¢agrilmadan once bu pargacik yeni bir bolgeye tasinir. UPHI, elektron ve
fotonlar arasindaki etkilesimi kontrol eder. AUSGAB, etkilesmenin nerede meydana
geldigini, ne kadar siklikla meydana geldigini ve etkilesim sirasinda ne oldugunu,
simiilasyonda depo edilen doz ve kerma gibi arzu edilen verilerin sonuglarini kontrol

etmek amaciyla tiim fiziksel islemlerin 6zetini sunan bir alt programdir.

2.5. Foton Madde Etkilesmeleri

Fotonlar dolayli olarak iyonlastiric1 pargaciklar olup, madde ile etkilesmeleri
stokastik bir olaydir. Elektronlarin aksine fotonlar, maddeden gegerken bir veya birkag
etkilesmeye maruz kalabilir ya da higbir etkilesme yapmadan ortami terk edebilirler.
Her bir etkilesimde, yiiklii veya yiiksiiz ikincil iyonize pargaciklar olusur ve olusan
ikincil fotonlar etkilesimden 6nce madde iginde bir miktar yol alabilirken, yiikli
parcaciklar enerjilerini etkilesim alanmina yakin bir bolgede depolayip, yerel enerji

birikimine katk1 yaparlar.

Maddeler araciligiyla fotonlarin tasinmasinda analitik ve simiilasyon tabanli
hesaplamalarin kullanilmasi, fotonlarin tasindigi ortam ile olasi etkilesim bilgisinin
yani sira, ortamla yapilan her bir etkilesimin istatistiksel olasiliklari ve sonuglari
hakkinda da bilgi gerektirir. Bir fotonun madde ile etkilesime girebilecegi ¢ok sayida
etkilesme tiirii vardir. Bu olasi etkilesmeler, birincil fotonlarin sahip olduklar1 enerji
degerine baghdir. Brakiterapi kaynaklari smirli boyutlara sahip olup, genellikle
metalik bir kilif ile kapsiillenmis radyoaktif bir ¢ekirdekten olusurlar. Radyoaktif
cekirdek ve kapsiil materyali i¢cindeki foton etkilesmeleri sonucu olusan foton enerji
spektrumu, kaynak ¢ekirdegi etrafinda herhangi bir filtrasyon olmadan iiretilen enerji
spektrumundan farkli olur. Brakiterapide bu enerji aralidi, birka¢ keV’ den yaklasik
IMeV’ e kadar uzanir. Brakiterapiyle ilgili bu enerji araliginda, fotoelektrik etki,
koherent (Rayleigh) sacilma ve koherent olmayan (Compton) sagilma gibi birtakim
etkilesme tiirleri, fotonun ortam igerisinde sogurulmasina ve sagilmasina katki yapar.
Cift olusum olaymnin gerceklesebilmesi igin 1.02 MeV’lik minimum bir enerjiye
gereksinim duyulacagindan bu ¢alismada ele alinmamistir. Fotonlarin sogurucu bir
ortam ile etkilesmesinin meydana gelme olasiligy, tesir kesiti, o , terimiyle ifade edilir.

Tesir kesiti, fotonun enerjisine ve sogurucu ortamin atom numarasina baglidir.
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2.5.1. Fotoelektrik Olay

Fotoelektrik olay esnasinda gelen bir foton, tizerine gonderildigi atomun bir
yoriinge elektronu ile etkilesme yapmasi sonucunda, sahip oldugu enerjinin bir kismini
elektronun baglanma enerjisine geri kalan kismini ise koparilan elektronun kinetik
enerjisine aktarir. Etkilesme sonrasinda, foton yok olurken elektron belli bir kinetik

enerjiyle sacilir. Elektrona aktarilan kinetik enerji;
E« =hv-E; (2.3)

formiilii ile verilir. Burada hv gelen fotonun enerjisi, E. ise elektronun baglanma

B

enerjisidir. Fotoelektrik olay i¢in atomik sogurma katsayist;
T o € z*/(h V)3 (2.4)

esitligi ile verilir. Bu bagmti bize, fotoelektrik olayin yiiksek atom numarali
sogurucularda ve diisiik foton enerjilerinde daha etkin oldugunu gosterir. Fotoelektrik
olay sonrasinda atomik kabukta olusan bosluk, bir iist yoriingeden gecen bir elektron
ile doldurulur. Bu gecis esnasinda yayimlanan enerji, elektronun her iki kabukta sahip
oldugu baglanma enerjilerinin farkina esittir. Yoriingeler arasindaki bu enerji farki ya
bir fotonun yayimlanmasiyla olusan karakteristik X 111 seklinde salinir ya da bu
enerji, ikinci bir atomik elektrona aktarilarak elektronun atomdan ¢ikmasina (Auger

elektronu) neden olur (Sekil 2.4).

Karakteristik X isini

® Sacilan fotoelektron
Gelen foton

Atom

Sekil 2.4. Fotoelektrik Olay.
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2.5.2. Compton Olay1

Compton sagilmasi, enerjisi hv olan bir fotonun, atomdan kolayca ayrilabilen
(serbest olarak kabul edilen) bir yoriinge elektronuyla etkilesimini ifade eder (Sekil
2.5). Gelen fotonun enerjisi yoriinge elektronunun baglanma enerjisinden oldukga
biiyiiktiir. Foton, enerjisinin bir kismini elektrona aktarirken kendisi de hv'enerjisiyle
gelis dogrultusundan @ sagilma agist ile sagilir. Foton dalga boyundaki degisim A/,

compton iliskisi olarak da iyi bilinen asagidaki denklem 2.5 ile verilir;

AL =4;.(1-CosO) (2.5)
Burada A, elektronun Compton dalga boyudur, ve
Je =h/mc=0.024A" (2.6)

ifadesi ile verilir. Foton tarafindan elektrona aktarilan maksimum enerji, foton geri

sacildig1 zaman (0 =180°" de Cosé# =-1) meydana gelir. Elektrona transfer edilen

kinetik enerji;
E. =ho-hv" (2.7)

seklinde verilmektedir. Bu enerji, foton ileri yonde hicbir etkilesme yapmadan
sacildigi zaman sifirdir. Atomik Compton sogurma katsayisi, lineer olarak

sogurucunun Z atom numarasina bagl olarak degismektedir.

Sacilan foton

Gelenloton . .. »e Compton elektronu

Atom

Sekil 2.5. Compton sagilmasi.
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2.5.3. Rayleigh Sacilmasi

Rayleigh sagilmasi, fotonun tiim atomla etkilesmesi sonucunda, sadece fotonun
kiigtik bir agiyla sagildig1 elastik bir sagilmadir. Bu etkilesme tiiriinde foton enerji
kaybetmez. Sagilma olayi iki asamali bir siiregtir. Foton ilk olarak yiiksek enerjili bir
duruma yiikselen bagli bir elektron tarafindan sogurulur ve sonrasinda foton,
elektronun orijinal durumuna dénmesiyle yeniden yayinlanir. Bu sekilde sacilan
fotonun enerjisi, gelen fotonun enerjisiyle aynidir. Bu siiregte, atom sadece gelen

fotonun elektromanyetik dalga enerjisiyle titresir (Sekil 2.6).

Momentum bu etkilesim tiiriinde korunur. Bu siirecte atom basina tesir kesiti

asagidaki sekilde verilmektedir.
o < (Z/hv)? (2.8)

Rayleigh sagilmasi, ¢ok diisiik enerjilerde meydana gelir. Doku ve doku
esdegeri ortamlarda, Rayleigh sagilmasinin 6nemi, diger foton etkilesmeleriyle
kiyaslandiginda, toplam sogurma katsayisina sadece yiizde birkag¢ veya daha az katki

yaptig1 icin kiigiiktiir.

Sacilan foton
— M —

Gelen foton

Atom

Sekil 2.6. Rayleigh sagilmasi (ﬂ.l = ﬂz).

2.6. Radyasyon Dozimetrisinde Temel Kavramlar

Dozimetrik nicelikler, madde {izerinde radyasyonun olusturacagi etkinin
fiziksel bir 6l¢limiinii saglamak amaciyla tanimlanmistir. Radyasyon ol¢timleri ve
radyasyon etkilerinin incelenmesi, ilgilenilen noktadaki radyasyon alaninin ¢esitli
birtakim 6zelliklerinin tanimlanmasini gerektirir. Bu niceliklerin tanimlar1 kesin ve

mantiksal olarak tutarli olmali ve en iist diizeyde bilimsel gegerlilige ve matematiksel
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hassasiyete sahip olmalidir. Radyasyon dozimetrisi, dogrudan veya dolayli olarak
iyonize edici radyasyon tarafindan ortamda depolanan enerjiyi kantitatif olarak
belirleyen yontemlerle ilgilenir. Radyasyon demetini tanimlayacak bir¢ok nicelik ve

birimlerden en yaygin kullanilanlar asagida tanimlanmuistir.

2.6.1. Ak
Sogurulan dozu hesaplayabilmek icin, radyasyon alanini tanimlayan bazi
niceliklere ihtiya¢ duyulmaktadir. Bunlar “alan nicelikleri” olarak bilinir. dN, dA

kesit alanl1 bir kiire {izerine gelen parcaciklarin sayisi ise, pargacik akisi, @;

dN
D=— (29
o @9

olarak verilir. Burada dA, her bir pargacigin yoniine dik olan bir alan kabul edilir. Bu,
en basit sekilde kesit alan1 dA olan bir kiireyi tanimlamaktadir. Pargacik akisinin

birimi m2’ dir.

2.6.2. Sogurulan Doz
Sogurulan doz, hem dolayli hem de dogrudan iyonize edici radyasyona
uygulanabilen stokastik olmayan bir niceliktir. Sogurulan doz, V sonlu hacim igindeki

dm = pdV kiitleli maddeye iyonize edici radyasyon tarafindan verilen ortalama enerji

dé& olarak tanimlanir [65].

p=9% (210)
dm

Verilen enerji ¢ , tim kiitle-enerji degisimi dikkate alinarak ilgili hacim

bolgesine giren tiim enerjilerin toplami ile bu hacmi terk eden tiim enerjilerin farkidir.

e=R -R,+2XQ (2.11)

Burada R;, , hacime giren tiim yiiklii ve yiiksiiz iyonize pargaciklarin
enerjilerinin toplamuidir. R, , hacimi terk eden tiim yiiklii ve yiiksiiz iyonlastirici
parcaciklarin enerjilerinin toplamidir. 2.Q  hacim icerisinde meydana gelen herhangi

bir niikleer doniisiimde ¢ekirdek ve temel pargaciklarin durgun kiitle enerjisinin tiim

degisimlerinin toplamidir. Sekil 2.7° de, hv, enerjili gelen bir fotonun bir V hacmi
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icinde Compton etkilesmesi yaparak, hv, enerjli sagilmis bir fotonu ve T kinetik
enerjisine sahip bir elektronu meydana getirdigi gosterilmektedir. Burada T’ yiiklii
parcacigin kinetik enerjisidir. hv, fotonu, V hacmi i¢inde yayimlanmadig icin

gorunmez.

e=hv,—(hv,+hv,+T") (2.12)

Sekil 2.7. Radyasyon yoluyla temel bir hacme verilen enerji kavraminin bir 6rnegi
[66].

Sogurulan dozun birimi kg bagina Joule’ diir (1Gy=1J/kg). Viicut disinda
radyasyon doz Sl¢limii yapilirken, viicut iginde bir radyoniiklit kaynaginin verdigi
dozun ol¢iimii zor olacagindan OSlgiilemez, sadece hesaplanabilir. Elektronik denge

olusmadan sogurulan dozu hesaplamak bizi yanlis sonuca gotiirebilir.

2.6.3. Kerma
Kerma niceligi, foton gibi yiiksiiz parcaciklar tarafindan serbest birakilan
elektron ve pozitron gibi yiikli parcaciklarin kinetik enerjisini ifade eder. Kerma,

sadece yiiksliz radyasyon parcaciklari i¢in tanimlanir.

Foton enerjisi iki asamali bir siirecte maddeye verilir. Ilk asamada foton,
enerjisini ¢esitli foton etkilesmeleriyle (fotoelektrik olay, Compton olayi, ¢ift olusum
gibi) ikincil yiiklii pargaciklara aktarir. Ikinci asamada, yiiklii pargacik enerjisini,

atomik uyarilmalar ve iyonizasyon islemi ile ortama verir.

Kerma, K, dE,’ nin dm'ye orani olarak verilir. Burada dE,, dm= pdV

kiitleli bir materyalin dV hacim elemani iginde yiiksiiz pargaciklar tarafindan serbest

birakilan tiim yiiklii parcaciklarin ilk kinetik enerjisinin toplamidir [65].
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k= 9B (213)
dm

Kermanin birimi sogurulan doz ile aynidir ve J/kg veya Gray (Gy)' dir.

Bir diger dozimetrik birim maruz kalmadir. Maruz kalma, kavramsal olarak

hava kerma ile yakindan iliskilidir. Genellikle X ile gosterilen maruz kalma dQ ile
dm ' nin orani olarak tamimlanir. Burada dQ , dm kiitleli havayla dolu bir dV

hacmindeki fotonlar tarafindan serbest birakilan veya olusturulan tiim elektronlarin,
havada tam olarak durdurulmasi sonucunda havada olusturulan iyonlarin (tek isaretli)

toplam sayisidir.

X = aQ (2.14)
dm

Maruz kalmanin birimi rontgendir ve R ile gosterilir (IR = 2.58x10*C /kg) .

2.6.4. Kerma ve Sogurulan Doz Arasindaki fliski

Doz ve kerma ayni1 fiziksel boyutlara sahip olmalarina ragmen, bu iki niceligin
kavramsal olarak farkli oldugu bilinmelidir. Kerma ve doz, elektronik denge
durumunun saglanmasi kosuluyla birbirlerinin yerine kullanilabilirler. Kiigiik hacimli
kiire seklindeki bir malzeme fotonlarla bombardiman edildiginde, ortama giren
fotonlar enerjilerini birtakim etkilesmeler sonucu a¢iga ¢ikan elektronlara aktarirlar.
Bu elektronlardan bazilar1 enerjisinin bir kismini bu hacim boélgesinin sinirlari iginde
ve geri kalanin1 da disinda kaybedebilir. Disar1 ¢ikan ikincil yiikli pargaciklar
etkilesme yaparak bremmstrahlung veya ¢ift yok olmasi olaylarina neden olabilirler.
Kerma ve sogurulan dozun birbirine esit olabilmesi i¢in, foton etkilesmeleri sonucunda
ortaya ¢ikan elektronlarin enerjisinin tamaminin ayni bolge igerisinde kalmasi gerekir.
Aksi halde 6l¢iilen noktadaki doz ve kerma degerleri farkli ¢ikabilir. Eger sadece bu
hacim bdlgesi i¢inde sogurulan enerjiyi hesaba katmak istersek, bu bolgenin disinda
elektron tarafindan harcanan enerjiyi goz ardi etmeliyiz. Ne var ki, bu b6lgenin diginda
baska bir noktadan salinan bir elektron bu ortamdan gegerek enerjisinin bir kismini bu
bolgede harcayabilir. Boylelikle ilk elektronun hacim bolgesinin disinda kaybettigi
enerji, disaridan bagka bir noktadan serbest birakilan elektron enerjisiyle telafi edilmis
olur. Elektronik denge, hacim bolgesinden disariya enerji ¢ikaran her bir elektrona

karsilik, ayn1 bolgeye ayni enerjide giren bir parcacigin bulunma halidir. Eger foton
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akit yogunlugu, ilgilenilen hacim bdlgesinin icinde meydana gelen elektronlarin
menzillerine esit ya da daha biiyiik mesafelerde sabit ise, yiiklii parcacik dengesi

saglanmis olur.

Elektronik dengenin saglanmadigi durumlar ise;

e Yogunluklari ve materyal yapilart birbirinden olduk¢a farkli olan iki ortam
degiskeninin ara kesit yiizeyinde, elektronlarin bu ortamlarda sahip oldugu

menzillerde farkli olacagindan elektronik denge saglanamaz.

e Enerjisi 1 MeV’ in iizerinde olan fotonlarla 1sinlanan bolgelerde, enerji artirildig
icin hacim bolgesinden ¢ikan elektronlarin sayisi fazla olacaktir. Dolayisiyla boyle
bir durumda elektronik dengeyi saglamak zordur. Ancak kiiciik enerjilerde foton
gonderilirse, ¢ikan elektron sayisi burada daha az olacag: i¢in elektronik denge

saglanabilir.

e Radyasyon alaninin smirlarina  yakin noktalarda yani parcacik akisinin

gradiyentinin yiiksek oldugu noktalarda.

Elektronik dengenin saglanmamasi sadece yiiksek enerjili brakiterapi
kaynaklarinin yakininda énemli bir rol oynar. Bu bolgede yiiksek foton gradiyenti
nedeniyle yiikli pargacik dengesi saglanamadigi i¢in doz degeri kerma degeri ile
tahmin edilemez [67, 68]. Literatiirde bu konu {izerine yapilan ¢aligmalarda, elektronik
dengenin kaynaktan r > 2 mm’ lik radyal mesafeler i¢in saglanacagi varsayilir [69,
24, 26] .
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3. MATERYAL VE YONTEMLER

3.1. TG-43 Doz Hesaplama Yontemi

Kaynak dozimetrisi Tlizerine yapilan c¢alismalarda, doz hesaplama
yontemlerinin standartlastirillmas1 adina, 1988 yilinda, American Association of
Physicists in Medicine (AAPM) Task Group 43 (TG-43) dozimetri protokolii ortaya
koyulmustur. Bu rapor, silindirik simetrik kaynaklar i¢in referans kaliteli dozimetri
veri kiimelerini iiretmek ve kaynaklar i¢in tutarli bir doz hesaplama yontemi saglamak
amaciyla 1995 [1] yilinda piyasaya siiriilmiis ve giiniimiiz brakiterapi tedavi planlama
sistemlerinin bir¢ogunda foton yayan kaynaklar i¢in standart bir yontem olarak kabul
gormiistiir. 2004 [2] yilinda, pek ¢ok arastirmacinin gesitli kaynak modelleri {izerine
yaptiklar1 ¢aligmalarla, kaynaklarin dozimetrik karakteristiklerini  belirlemis
olmalarindan dolayi orijinal AAPM TG-43 raporunda [1] baz1 eksiklikler saptanmustir.
Formiilasyondaki birtakim eksiklikleri diizeltmek, deneysel ve Monte Carlo yontemi
ile referans bazli doz dagilimlarinin hesaplanmasi iizerine kurallar gelistirmek ve de
kaynak sayisindaki artis nedeniyle yeni kaynaklara ait dozimetrik ¢alismalarinin da bu
raporda yer almasini saglamak amaciyla, bu rapor TG-43U1 [2] olarak giincel haline
getirilmistir. 2007 yilinda, bu rapora ek olarak TG-43U1S1 [3] raporu yaymlanmistir.
TG-43 doz hesaplama formiilasyonu, diisiik doz hizli (LDR) intertisyel brakiterapi
kaynak dozimetrisi i¢in gelistirilmis olsa da, bu rapor ayni zamanda HDR [4, 14]

brakiterapi uygulamalart iginde kullanilabilmektedir.

TG-43 brakiterapi doz formiilasyonunda, Sekil 3.1 de gosterilmis olan orijini
radyoaktif kaynagin merkezine yerlestirilmis kutupsal koordinat sistemi kullanilarak,
homojen bir su ortaminda L aktif uzunluklu silindirik simetrik bir kaynak etrafindaki

herhangi bir P(r,8)noktasinda ¢izgi kaynak yaklasimi i¢in tanimli iki boyutlu doz

dagilimi, denklem 3.1 ile elde edilir.

G, (r,0)

D(r,0)=S, -A-
“ G, 6,)

-g.(r)-F(r.0) (3.1)

P(r, ,6,) referans noktasi olup, kaynagin merkezinden 1 cm uzaklikta kaynak

merkezi dik ekseni iizerinde se¢ilir (r, =1cmve 6, = z/2 ). Burada r, aktif kaynagin
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merkezinden dozun hesaplanacagi noktaya olan mesafe ve 6, kaynak uzun eksenine

gore P(r,®) noktasini belirten kutup agisidir.

P(r,0)
p
P(r,,0,)
=1
/{ b ez o
> 7
L

Sekil 3.1. TG-43 doz hesaplama formiilasyonunda kabul edilen geometrinin referans
kutupsal koordinat sistemindeki gosterimi.

Iki boyutlu formiilasyon, kateter veya igne yoluyla hizalanmis kaynak yénelimlerinin,
3-boyutlu olarak elde edilebildigi HDR brakiterapi tedavi planlamalarinda
kullanilmaktadir [70].

3.1.1. Hava Kerma Giicii

Hava kerma giicii, serbest uzayda kaynak merkezi dik ekseni boyunca hava
kerma hizi tiirlinden belirlenen, brakiterapi kaynak giiclinlin bir 6l¢iisiidiir. Hava
kerma giicii, serbest uzayda kaynak merkezinden dik bir d kalibrasyon mesafesinde,

kesme enerjisinden (&) daha biiyiik enerjili fotonlar i¢in hava kerma hiz degerinin,

d mesafesinin karesinin ¢arpimi olarak tanimlanir.
S, =K,(d)-d* (3.2)

Dokuda 0.1 cm' den biiyiik mesafelerde doza 6nemli bir katki yapmadan hava
kerma hizin1 artiran, diisiik enerjili fotonlar1 ve ¢elik veya titanyum bir malzeme ile
kapli kaynagin dis katmanlarinda meydana gelebilen karakteristik X - 1ginlarini dahil
etmemek amaciyla, TG-43U1 raporunda verilen kaynak giicli taniminda kesme
enerjisi ifadesi kullanilmistir. Bu raporda disiik enerjili kaynaklar i¢in kesme enerjisi
degerinin 5 keV olarak alinmasi onerilirken [1], TG-229 raporunda yiiksek enerjili
kaynaklar i¢in bu degerin 10 keV olarak alinmasi 6nerilmektedir [4].
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Formiilde tanimlanan d mesafesi, kaynagin matematiksel olarak bir nokta
kabul edilebilecegi yeterli biiyiikliikte olmasi gerekir. Uygulamalarda, hava kerma hizi
Olctimleri hava ortaminda yapilir ve gerekirse havanin fotonlar1 azaltmasindan dolay1
diizeltmeler uygulanabilir. Kalibrasyon mesafesi, kaynak ve dedektdr boyutuyla
kiyaslandiginda genellikle 1 m olarak alinir ve hava kerma hizi da bu mesafede

tanimlanir. TG-43 raporunda hava kerma giiciiniin birimi U semboliiyle gosterilir ve

U =14Gym’h™ =1cGycm’h™ e esittir.

3.1.2. Doz Hiz Sabiti

Doz hizsabiti A, kaynagin merkezinden dik eksen tizerindeki (r,,8,) referans

noktasindaki doz hizinin, kaynagin birim hava kerma giicline oranidir.

A=000) oy

Doz hiz sabiti diger dozimetrik parametrelerin aksine gergek bir biiytikliiktiir.
Deneysel ya da Monte Carlo metotlar1 kullanilarak hesaplanir. Doz hiz sabiti, kaynak
geometri etkilerini, kaynak i¢inde radyoaktivitenin uzaysal dagilimini, kaynaktaki 6z

filtrasyon ve kaynagi cevreleyen su ortamindaki sagilmalari icerir. Doz hiz sabitinin

birimi, cGyh™U ™" dir.

3.1.3. Geometri Fonksiyonu

Geometri faktorili, kaynak veya cevreleyen ortamdaki foton sogurulmasi ve
sacilmasini goz ardi ederek, sadece kaynak igindeki radyoaktivitenin uzaysal dagilimi
nedeniyle dozdaki degisimin bir 6l¢iisiidiir. Tedavi planlama uygulamalarinda yeterli
dogrulukta yaklagimlar saglayan tablolastirilmis doz veri araliginin disinda kiiciik
mesafelerde dozu tam olarak tahmin etmede 6nemli bir rolii vardir. Bir¢ok kaynaktaki
radyoaktivitenin ti¢ boyutlu yogunluk dagilimi belirsizdir. Bundan dolayi, geometri
fonksiyonu TG-43 raporunda tavsiye edildigi gibi bir nokta veya ¢izgi yaklagimi
yapilarak asagidaki gibi verilir.
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Gp(r,0)=r"7? (Nokta kaynak yaklasimi) (3.4)

p
- 6+0 o
G,(r,0)={Lrsing (Cizgi kaynak yaklagimi) (3.5)

(r’-12/4) 6=0

Burada S =6, —6,, hesaplama yapilan noktamin kaynagin her iki ucunda

yapmis oldugu acgilarin farkina esittir. L ise aktif kaynagin uzunlugudur.

3.1.4. Radyal Doz Fonksiyonu

Radyal doz fonksiyonu, sadece sac¢ilma ve sogurulma nedeniyle kaynak
merkezinden dik eksen boyunca artan radyal mesafe ile doz hizindaki azalis1 hesaplar.
Bu fonksiyon yalnizca kaynagin dik ekseni igin tanimlanir. Fonksiyon asagidaki gibi

tanimlanir.

D(r,0,) G, (1,.0,)
D(1,,0,) Gy (1.6,)

9x(r) = (3.6)

Buradaki “ X ” indisi, geometri fonksiyonunun bir nokta kaynak m1 “ P ” ya da
bir ¢izgi kaynak mi1 “ L > olup olmadigin1 gosterir. TG-43U1 raporunda, %I igin 0.5
ile 7.0 cm’ lik radyal mesafe araligi ve 1%Pd igin 0.5 ile 5.0 cm’ lik bir mesafe arahig
tavsiye edilirken, 0.5 ile 1.5 cm’ lik araligindaki radyal mesafelerin daha yogun bir
dagilimi, hesaplamalarin dogrulugunu artirmak i¢in diisiiniilmeli. TG-43U1 raporu,
HDR kaynaklarina deginmemesine ragmen, yaygin olarak *%?Ir kaynaklari igin 0.5 ile

20 cm’ lik radyal mesafe araliklar1 yaygin olarak kullanilir.

3.1.5. iki Boyutlu Anizotropi Fonksiyonu

Anizotropi fonksiyonu, sudaki sogurulma ve sagilma etkilerini dahil ederek,
kaynak merkezi dik eksenine gore kutup acisimnin bir fonksiyonu olarak dozdaki
degismeyi tanimlar. Bu doz degisimi, kaynak i¢inde 6z filtrasyon, birincil fotonlarin
kaynak kapsiilii nedeniyle egilimli filtrasyon ve ortamdaki fotonlarin sagilmasi

nedeniyledir. Anizotropi fonksiyonu, denklem 3.7 ile tanimlanr.

_ D(r,6) G.(r,6,)
- D(r,6,) G.(r,0)

F(r,0) (3.7)
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Iki boyutlu anizotropi fonksiyonu; r radyal mesafesinin azalmasi, € acisinin
0% veya 180% ye yaklasmasi, kapsiil kalinliginin artmasi ve foton enerjisinin azalmasi
ile azalir. Anizotropi fonksiyonu, silindirik simetriye sahip ve daimi implant
uygulamalarinda kullanilan %1 ve 1%Pd kaynaklari igin 0° ile 90° araligindaki kutup
acilarinda hesaplanirken, kaynak dik eksenine gore simetrik olmayan %?Ir HDR

kaynaklar1 icin 0 ile 180° araligindaki kutup acilar1 igin hesaplanmaktadir.

3.1.6. Bir Boyutlu TG-43 Formiilasyonu

Birden fazla kaynagin hedef hacme implant edildigi bazi brakiterapi
uygulamalarinda, her bir implant edilen kaynagin yonelimini tanimlamak miimkiin
veya anlamli olmamaktadir. Kaynaklarin boyutlarinin ¢ok ufak olusu nedeniyle bu
kaynaklar ekim bélgesinde rastgele yonelirler. Iki boyutlu TG-43 doz hesaplama
formiilasyonunu bu durum i¢in kullanmak uygun olmaz. Bir boyutlu izotropik nokta
kaynak yaklagimini kullanma, goriintilleme c¢alismalarindan kaynak yo6nelimini

belirleme ihtiyacini ortadan kaldirarak kaynak lokalizasyon islemlerini kolaylastirir.

Interstisyel brakiterapi icin baz1 klinik tedavi planlama sistemleri, kaynak doz
dagilimlarin1 hesaplamak i¢in bir boyutlu izotropik nokta kaynak modelini kullanir.
Bu yaklasim i¢in kullanilan bir boyutlu doz hiz hesabi asagidaki gibi verilmektedir.
Bu formiil, ¢izgi kaynak geometri fonksiyonunun kii¢iik mesafelerde daha dogru

interpolasyon ve ekstrapolasyonu saglayacagi igin tavsiye edilmektedir.

: G.(r,6,)
D=S .A.—LtY1707, r)- rY (3.8
<A S0 9.(r)-¢.,(r) (38)
Burada ¢, (r), bir boyutlu anizotropi fonksiyonu olup asagidaki sekilde

tanimlanmaktadir.

jo”D(r,e)sin(e)de
2D(r,6,)

Pan(r) = (3.9)

Anizotropi fonksiyonu, kati a¢1 lizerinden ortalamasi alinan r mesafesindeki

doz hizinin, dik eksen iizerinde ayn1 mesafedeki doz hizina orani olarak tanimlanir.
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3.2. Coklu Geometri Yontemi

Karmasik yapidaki geometrilerin kullanildigi Monte Carlo calismalarinda,
geometrinin modellenmesini kolaylastiracak bir yontem Yegin tarafindan gelistirmis
ve EGS kod tabanlt BrachyDose doz hesaplama programina uyarlanmistir. Coklu
geometri yonteminde, modellenecek geometrinin her bir pargasi farkli uzaylarda
birden fazla konfigiirasyon kullanilarak tanimlanir. Tasinacak pargacigin her bir
uzayda ayn1 anda bir konumunun bulundugu farz edilir. Boylece mevcut pargacik her

uzayda birbirinden bagimsiz olarak tasinabilir [71].

3.3. 1%2Ir Radyoizotopu

Dogal olarak meydana gelen ?*Ra ve ??2Rn radyoizotoplari, su an klinik
ortamda kullanimda olan yapay radyoizotoplarin heniiz mevcut olmamasi sebebiyle
uzun bir zaman brakiterapi uygulamalarinda kullanilmigtir. Niikleer reaktorlerde
yapay olarak firetilen radyoizotoplarin sayisindaki artig, dozimetre, goriintiileme
teknolojileri ve uzaktan yiikleme araglarindaki gelismeler, kalic1 ve gegici brakiterapi

uygulamalarinda ilerleme kat ettirmistir.

Bu yapay radyoizotoplardan biri olan *Ir, su an ?°Ra [72]” un yerini alan ve

yaygin olarak kullamlan bir radyoizotop olmustur. En yogun ( p =22.42 g/cmq)

metallerden biri olan iridyum, ¢ok sert, kirilgan ve islenmesi zordur. Bunun yani sira
kimyasal reaksiyonlara ¢ok dayanikli ve yiiksek ergime noktasina sahiptir. %I
radyoizotopu, niikleer bir reaktdrde kararli 1MIr’ un nétronlarla bombardiman edilmesi
sonucu bir ndtron yakalamasi ile iiretilmistir. %I un 73.81 giinliik yar1 dmre sahip
olmasi, onun gecici brakiterapi uygulamalarinda kullanilmasina kolaylik saglar.

Ancak, 1’ un yar1 émriiniin kisa olusu kaynaklarin sik degistirilmesini gerektirdigi

i¢in belirgin bir dezavantajidir. %Ir,

%95 bozunma olasilifiyla S~ ge¢isi yaparak
192pt jzotopunun uyarilmis diizeylerine ve %5 bozunma olasiligiyla elektron yakalama
yoluyla '*2Qs izotopunun uyarilmis diizeylerine bozunur. Her bir bozunma basina
kaynaktan yayinlanan ortalama 2.3 foton, ortalama 0.36 MeV’ lik enerjiyle yayinlanir.
Yiiksek doz hizli '%°Ir kaynaklari, ince bir titanyum veya paslanmaz bir celikten
yapilmis kapsiillerle kaplanir. Beta bozunmasindan gelen elektronlar ¢ekirdek ve

kapsiil tarafindan sogurulur [69, 67, 68].
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3.4. Yiiksek Doz Hizh **Ir Brakiterapi Kaynaklari

192y kaynag1, kanser hastalarini tedavi etmek amaciyla HDR brakiterapisinde
yaygin olarak kullanilmaktadir. Bir HDR kaynaginin klinik kullanimi, tim ilgili
dozimetrik verilerin dogru bir sekilde belirlenebilmesini gerektirir. Béyle bir kaynagin
etrafindaki doz hiz1 dagilimlari, kaynak ve kapsiiliin geometrik 6zelliklerine biiyiik
olgiide baglidir [20, 68]. Bu ¢alismada incelenen, microSelectron-v1, microSelectron-
v2, VariSource VS2000, GammaMed 12i, GammaMed Plus, BEBIG G1192M11, M19
ve Flexisource yiiksek enerjili %?Ir kaynaklarinin sematik diyagramlari, AAPM TG-
229 raporunda [4] verilen kaynak boyut ve materyal 6zellikleri dikkate alinarak
hazirlanmustir. Sekil 3.2-3.9” daki sematik ¢izimlerde, kaynak boyut degerleri 6l¢eksiz

ve mm olarak verilmistir.

3.4.1. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik) HDR Kaynagi

Y B =

[l Aisiz16L
[ Aisi304

1.55 :0.55

'
St

| 1.85 115 35 0.35

Sekil 3.2. Nucletron, mHDR-v1 kaynaginin materyal ve boyutlari (mm).

microSelectron-vl HDR kaynagi i¢in boyutlar, TG-229 raporunda referans
olarak gosterilen, Williamson ve Li [15] tarafindan yapilmis bir ¢alismadan alinmustir.
microSelectron-vl kaynagi, 1991 yilinda Nucletron (Veenendaal, The Netherlands)
tarafindan sunulmustur. Bu radyoaktif kaynak, ¢ap1 0.6 mm ve uzunlugu 3.5 mm olan
silindirik Iridyum cekirdeginden olusur. iridyum, AISI316L ( p =8.02 g/cm?®, agirlikli
oranlart: %2 Mn, %1 Si, %17 Cr, %12 Ni ve %68 Fe) paslanmaz ¢elikten olusan 1.1
mm ¢apli kapsiille ¢evrilidir. Kapsiiliin ucundaki kiirenin egrilik yaricap1 0.55 mm’dir.
Kiirenin merkezi kaynagin merkezinden 1.55 mm kadar 6telenmistir. Kaynagin kablo

boliimiinde, AISI304 (0 =8.02 g/cm?, agirlikli oranlari: %2 Mn, %1 Si, %19 Cr, %10

Ni ve %68 Fe) paslanmaz ¢elik materyali kullanilmistir. Bu kaynaga ait sematik ¢izim

Sekil 3.2° de gosterilmistir.
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3.4.2. Nucletron, microSelectron-v2 HDR Kaynagi

Y . 102),

. AISI316L
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Sekil 3.3. Nucletron mHDR-2 kaynaginin materyal ve boyutlart (mm).

mHDR-v2 olarak da bilinen, Nucletron tarafindan takdim edilmis
microSelectron-v2 HDR kaynag1 icin boyutlar, TG-229 raporunda referans olarak
gosterilen, Daskalov ve arkadaslari [73] tarafindan yapilmis bir ¢alismadan alinmustir.
Bu kaynak, ¢ap1 ve uzunlugu sirasiyla 0.65 mm ve 3.6 mm olan saf iridyum silindirden
olusur. Iridyum, 0.9 mm’ lik ¢ap ve 4.5 mm uzunluklu, AISI316L ( p =8.02 g/cm?,
agirlikli oranlari: %2 Mn, %1 Si, %17 Cr, %12 Ni ve %68 Fe) paslanmaz gelik
materyalden yapilmis kapsiille kaplidir. Kapsiiliin ucu, merkezi kaynagin merkezinden
1.55 mm uzakhiga otelenmis, 0.45 mm yarigapl bir kiire olarak modellenmistir.
Kapsiiliin son kismina eklenen koninin a¢1 degeri 33.69% dir. Aktif ¢ekirdege eklenen
koninin acisal degeri ise 45%°dir. Kapsiil, 200 mm uzunluk ve 0.7 mm cap1 olan 6rgii
celik kabloyla tutturulur. Ancak yapilan simiilasyon ¢alismalarinda bu uzunluk degeri

2 mm olarak alinmstir. Kablo icin, AISI316L ( p =4.81 g/cm®) paslanmaz gelik

materyali kullanilmistir. Bu kaynaga ait sematik ¢izim Sekil 3.3’ de gosterilmistir.
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3.4.3. Varian Medical Systems, VariSource VS2000 HDR Kaynag
Y . 192),

. Titanyum/Nikel Kapsiil
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25 : 25 10

Sekil 3.4. Varian Medical Systems VS2000 kaynaginin materyal ve boyutlar: (mm).

VS2000 kaynak modeli, VVarian Medical Systems (Palo Alto, CA)’ in uzaktan
yiiklemeli sisteminde kullanilmak icin dizayn edilen ve bu sirket tarafindan 2000
yilinda piyasaya siiriilen iridyum kaynak modelidir. Bu kaynak i¢in boyutlar, TG-229
raporunda referans olarak gosterilen, Angelopoulos ve arkadaslari [20] tarafindan
yapilmis bir ¢alismadan alinmistir. Aktif kaynak, 0.34 mm ¢apli kiiresel ug ve 2.16
mm uzunluklu iki adet silindirden olusur. Radyoaktif saf iridyum metali (22.42 g/cm?®)
bu iki pellet' e esit olarak dagitilmistir. Bu iki aktif kaynak, ¢ap1 0.59 mm olan % 44.4
Ti ve %55.6 Ni ( o = 6.5g/cm®) den olusan Nitinol kablo icine yerlestirilir. Kablonun

ucunda yer alan 0.295 mm yarigapli kiirenin merkezi, aktif kaynagin merkezinden
3.205 mm’ lik uzakliga 6telenmistir. Kaynagin merkezinden 3.5 cm’ e uzanan mesafe,
simiilasyon hesaplamalarinda dahil edilmistir. Bu kaynaga ait sematik diyagram Sekil

3.4’ de verilmistir.

3.4.4. Varian Medikal Sistemleri, GammaMed 12i HDR Kaynag

Y . 192,
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Sekil 3.5. Varian Medical Systems, GammaMed 12i kaynaginin materyal ve boyutlari
(mm).
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GammaMed 12i kaynagi i¢in boyutlar, TG-229 raporunda referans olarak
gosterilen, Ballester ve arkadaslar1 [21] tarafindan yapilmis bir ¢alismadan alinmustir.
3.5 mm uzunluk ve 0.6 mm ¢apa sahip olan iridyum ¢ekirdegi, ¢ap1 1.1 mm olan
AISI316L( p =7.8 glcm®) paslanmaz ¢elik kapsiille kaphdir. Kapsiiliin u¢ kismu,
74.74% lik ag1 degerine sahip bir koni ile birlestirilmistir. Koniyi takip eden silindirin
uzunlugu 0.71 mm’ dir. Kaynagin fiziksel boyutu 4.96 mm uzunlugundadir. Bu
calismada, AISI304 ( p =5.6 g/cm®) paslanmaz celik kablonun 6 cm’ lik toplam

uzunlugu simiilasyona dahil edildi (Sekil 3.5).

3.4.5. Varian Medical Systems, GammaMed Plus HDR Kaynag

W
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Sekil 3.6. Varian Medical Systems, GammaMed Plus kaynaginin materyal ve
boyutlar1 (mm).

GammaMed Plus kaynag i¢in boyutlar, TG-229 raporunda referans olarak
gosterilen, Ballester ve arkadaslar1 [21] tarafindan yapilmis bir ¢aligmadan alinmustir.
Aktif iridyum ¢ekirdegi, 3.5 mm uzunluga ve 0.6 mm capa sahip bir silindirden olusur.
1921y cekirdegi, uzunlugu 3.6 mm, ¢ap1 0.7 mm olan oyuk bdliimle cevrelenmistir. Bu
kaynak icin kullanilan kapsiil materyali, AISI 316L ( p =8.06 g/cm®) paslanmaz
celiktir. Kapsiiliin u¢ kismu, yiiksekligi yaklasik olarak 0.26 mm, ac1 degeri ise 60°
olan bir koni olarak dizayn edilmistir. Koniyi takip eden silindirin uzunlugu ise
yaklasik olarak 0.36 mm’dir. Kaynagin kablo béliimii, AISI 304 ( p=5.6 g/cmq)

paslanmaz ¢elikten yapilmistir. 0.9 mm’ lik ¢apa sahip olan kablonun 1 cm’ lik

uzunlugu simiilasyon hesaplamalarina dahil edildi. Kaynagin fiziksel boyutu 4.52 mm’
dir.
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3.4.6. Eckert&Ziegler BEBIG GmbH, GI192M11 HDR Kaynag
Y . 192),
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Sekil 3.7. E&Z Bebig, GI192M11 kaynaginin materyal ve boyutlar: (mm).

GI192M11 kaynagi i¢in boyutlar, TG-229 raporunda referans olarak
gosterilen, Granero ve arkadaslari [74] tarafindan yapilmis bir ¢alismadan alinmistir.
Bu kaynak, uzunlugu 3.5 mm ve ¢ap1 0.6 mm olan iridyum ¢ekirdeginden olusur. Aktif
cekirdegin cevresi, 0.7 mm capli ve 3.5 mm uzunluklu bir hava ortamindan
olusmaktadir. Bu hava boliimiiniin ucuna, yiiksekligi 0.2 mm ve ac1 degeri 60.25° olan
bir hava koni eklenmistir. Bu koniyi izleyen silindirik boliimiin uzunlugu 0.46 mm’dir.
Kaynag cevreleyen kapsiil materyali, AISI 316L ( p = 7.8 g/cm®) paslanmaz celiktir.
Bu kapsiiliin ¢ap1 1.0 mm’ dir. Kaynagin kablo kisminda ise, AlSI 316L (,0=6.9
g/cm®) paslanmaz ¢elik materyali kullanilmistir. Kablo uzunlugu, 6.0 cm olarak

alinmistir. Kaynagin fiziksel boyutu, 5.0 mm’ dir.

3.4.7. Source Production and Equipment Co., Inc., M19 HDR Kaynag
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5.1

Sekil 3.8. Source Production and Equipment Co., Inc., M19 kaynaginin materyal ve
boyutlar1 (mm).
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M19 kaynagi i¢in boyutlar, TG-229 raporunda referans olarak gosterilen,
Medich ve arkadaslar1 [75] tarafindan yapilmis bir ¢alismadan alinmistir. Bu kaynagin
aktif cekirdegi, 0.65 mm’ lik ¢apa ve 3.5 mm’ lik uzunluga sahiptir. Iridyum ¢ekirdegi,
¢ap1 1.17 mm olan AISI 316L ( p = 7.8 g/cm®) paslanmaz ¢elik kapsiille gevrilidir. 0.65
mm kalinliginda bir yarim kiire, bu kapsiile monte edilmistir. AISI 316L (0 =6.9

g/cm®) paslanmaz gelikten olusan kablo, 0.71 mm uzunluga ve kapsiille aym yaricapa
sahiptir. Kablo ile iridyum c¢ekirdegi arasindaki silindirik bdliimiin uzunlugu 0.95

mm’dir. Fiziksel kaynagin boyu ise 5.1 mm’dir.

3.4.8. Isodose Control, Flexisource HDR Kaynag:
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Sekil 3.9. Isodose Control, Flexisource kaynaginin materyal ve boyutlart (mm).

Flexisource kaynagi i¢in boyutlar, TG-229 raporunda referans olarak
gosterilen, Granero ve arkadaslari [23] tarafindan yapilmis bir ¢alismadan alinmistir.
Bu kaynagi olusturan aktif iridyum g¢ekirdeginin ¢ap ve uzunlugu sirasiyla, 0.6 mm ve

3.5 mm’ dir. Aktif ¢ekirdek, AISI304 (0 =8.0 g/cm?, agirlikli oranlari: %67.92 Fe,
%19 Cr, %10 Ni, %2 Mn, %1 Si ve %0.08 C) paslanmaz ¢elik materyalden olusan

kapsiil igerisine yerlestirilir. Cap1 0.85 mm olan bu kapsiiliin u¢ bolgesine eklenen
koninin agisal degeri, 67.04° olarak hesaplanmistir. Kapsiil ile kablo arasina konulan
diger konik pargacigin agisal degeri ise, 23.62%" dir. Konik bdlge, uzunlugu 5.0 mm ve

cap1 0.5 mm olan AISI304 paslanmaz ¢elikten olusan kabloya eklenmistir.
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3.5. BrachyDose Monte Carlo Kodu

BrachyDose [76, 77], Yegin ve arkadaslar1 tarafindan hizli brakiterapi doz
hesaplamalar1 i¢in gelistirilmis Monte Carlo tabanli yeni bir EGSnrc kullanic
kodudur. Ayrica, TG-43 raporunun ele aldigi yaklasimlar sonucu ortaya ¢ikan
belirsizlikleri inceleyebilmek i¢in son derece uygun ve diinyadaki en gelismis doz
hesaplama programlarindan bir tanesidir. Bu programin, %1, 1%pd, 9yp ve 1%2|r
kaynak modelleri i¢in olduk¢a hassas doz hesaplamalar1 yapabildigini gdsteren ¢ok

sayida makale literatiirde mevcuttur [24, 77, 78, 79, 80].

Bu program, pek cok brakiterapi tohumunda bulunan karmasik geometrileri
modelleme yetenegine sahip ilk EGS kullanici kodudur. BracyDose, Yegin’in [71]
¢oklu geometri yontemini kullanarak dikdortgensel, silindirik, kiiresel ve konik
sekillerinden olusan brakiterapi kaynaklarini daha detayli bir sekilde modelleyebilme
olanagini sunar. Boylece, Monte Carlo simiilasyonlarinda kaynaklarin daha dogru bir
sekilde modellenebilmesi saglanarak, buradan dogabilecek belirsizlik hesaplamalari

azaltilabilecektir.

Ayrica bu kod, kullanici tanimli bir program yardimu ile her bir materyale ait
tesir kesiti verisini hesaplama yetenegine de sahiptir. BrachyDose programi, yapilacak
calismaya bagli olarak hem elektron hem de foton tagima 6zelligini gostermektedir.
ikincil elektronlarin ortam materyaliyle etkilesmeleri sonucu ortamda sogurulan doz
degeri, denklem 3.10° da verilen yol uzunlugu tahmincisi ile voksellerdeki nesil

(izlenecek foton sayisi) bagina ¢arpisma kermasi, K_, , hesaplanarak tahmin edilir [77,

col ?

81].

DI =KJ, =S Et| | N, (310
L-Te] by e

Burada D’ ve K'w, j.vokseldeki doz ve garpisma kermasi olup. E, , i.
fotonun enerjisi, t,, vokseldeki fotonun yol uzunlugudur. E, enerjisine karsilik kiitle-

enerji sogurma katsayisi, (,,/p); ve V,, vokselin hacmidir.

Ilgilenilen enerji arali: igin ikincil elektronlarin menzili son derece kiiciiktiir

ve enerjilerinin bolgesel olarak depolanacagi diisiiniiliir, yani foton gibi izlenmezler.
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Bu durum, elektronlarin taginmasinin zaman aliciligini ortadan kaldirir. MC

hesaplamalarinin siiresini azaltmaya yardime1 olan bu kabullenmeler, elektronik denge

sartinin saglandigi ve D = K, oldugu mesafeler i¢in gegerlidir.

BrachyDose MC kodu, ele alinan bazi durumlar igin farkli ¢alisma modlarina
sahiptir. Bu kod sistemi HDR %Ir kaynaklari i¢in calistirildiginda, biitiin kaynaklar
tasarlanan tek bir geometri icerisinde uygun goriilen bekleme pozisyonlarina
yerlestirilir. Bu tasarimda, her bir bekleme pozisyonuna yerlestirilmis ilgili HDR
brakiterapi kaynaginin ¢ogaltilmis 6zdes bir numunesi bulunur. Ancak simiilasyon
hesaplamalar1 basladiginda, kaynaktan yayinlanan fotonlar birbiri ardi sira simiile
edilirken, takip edilen her bir radyasyon parcacigi i¢in o kaynagin i¢inden yayinlandig:
HDR kaynak numunesi hari¢ tutularak geometrideki diger bekleme noktalarindaki
konumlanmis 6zdes HDR brakiterapi kaynaklari, sanallastirma yoluyla geometriden
yok edilerek ¢ikarilir. Bu durum, ilgili parcacik ve onun tarafindan iiretilen ikincil
parcaciklar yok oluncaya kadar (nesil sonlanincaya kadar) devam eder. Yeni bir
birincil pargacik bagka bir bekleme konumundaki bir HDR brakiterapi kaynaginin
numunesi tarafindan yayinlanirsa, pargacik takibine baslanildigi anda ilk islem olarak
mevcut durumda gergek olarak tanimli HDR brakiterapi kaynak numunesinin tanimi
sanal duruma doniistiiriiliir ve eldeki taginan pargacigin yayinlandigi HDR brakiterapi
numunesi, ger¢ek moduna gegirilerek geometride fiziksel olarak mevcut olmasi
saglanir. Bu tanimlama yontemi, BrachyDose programina 6zgii algoritma sayesinde,
birden fazla bekleme noktasinda ayni kaynagin farkli ve birbirini takip eden zaman
araliklarinda beklemesi yoluyla timér ve etrafindaki saglikli dokularda elde edilen doz
dagilimlar ayr1 ayr1 birden fazla hesaplamaya gerek duymadan tek bir geometride ve

tek bir hesaplama yapilarak elde edilebilir.

3.6. Gecis Parametreleri ve Materyal Bilgisi

Bu tez calismasinda incelenen %Ir yiiksek enerjili brakiterapi kaynak
modelleri i¢in hesaplanan TG-43 dozimetri parametreleri, EGSnrc Monte Carlo
tabanli BrachyDose simiilasyon kodu kullanilarak elde edilmistir. Birincil fotonlarin
{iretimi i¢in gerekli olan %?Ir spektrumu, Duchemin ve Coursol [82] tarafindan yapilan
calismadan alimmistir. Birincil fotonlarin taginmasi i¢in kullanilan biitiin kaynak

modelleri, Yegin’in ¢oklu geometri yontemi ile AAPM TG-229 raporunda belirtilen
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boyut ve materyal 6zelliklerine gore 3-boyutlu olarak tasarlanip, veri tabaninda her

birine ayr1 bir kimlik numarasi verilerek kaydedildi.

Kaynak ve kapsiil materyali ile kaynagin yer aldigi ortam degiskeni i¢inde, her
bir fotonun hareketi sirasinda meydana gelebilecek Compton sagilmasi, Fotoelektrik
olay, Rayleigh sacilmasi ve Fotoelektrik olay: takiben iiretilen karakteristik X -
isinlart gibi fiziksel etkilesimler simiile edildi. Ayrica, birincil fotonlarin ortam
etkilesmelerinden meydana gelen ikincil fotonlarda, tipki birincil fotonlar gibi
simiilasyona dahil edilmistir. Su ve vakum ortamlarinda elde edilen doz
hesaplamalarinda foton tasima islemi i¢in belirlenen kesme enerjisi degeri, TG-229
raporunda [4] onerildigi gibi 10 keV olarak alinmistir. Foton izleme siireci, foton
enerjisinin kesme enerjisi degerinin altina diismesi veya fotonun, simiilasyon bolgesini
terk etmesi durumuna kadar siirdiiriilmiistiir. Her iki durumda da fotonun enerjisinin o
anda bulundugu ortam tarafindan sogurulacagi varsayilmistir. FOtonlarin ortam
materyali ile etkilesimlerinden sonra meydana gelen ikincil elektronlarin ortamla
etkilesme stireci oldukca karmasiktir. Bu siirecte olusan pargacik sayisinin fazla olmasi
ve buna bagli olarak hesaplama siiresinin artmasindan dolay, elektronlar hesaplama
calismalarinda simiile edilmemistir. Elektronun ortamda tasinma islemini 6nlemek
amaciyla, hesaplamalarda elektron kesme enerjisi degeri 1.512 MeV olarak alindu.
Foton ortam etkilesimleri i¢in tesir kesiti degerleri, Berger ve Hubbell’ in XCOM [83]
veri tabani kullanilarak elde edildi. EGSnrc kullanici kodu g ile hava, su ve tiim doku

materyalleri i¢in gerekli olan kiitle enerji sogurma katsayilar1 hesaplandi.

Bu c¢alismada, su ortaminda yapilacak her bir simiilasyondan lo > Ik
istatistiksel belirsizlik icinde doz elde etmek amaciyla, yaklasik olarak 4x10'! foton
simiile edilmistir. Carpisma kermasi ile tahmin edilen sogurulan doz, elektronik
dengenin saglandig1 bolgelerde, yol uzunlugu tahmincisi ile elde edildi. Fotonlarin

¢ikis yonelimini belirlemek amaciyla, 8 =0°" lik kutup agis1 kaynagmn distal ucu

tarafinda tanimlanirken, @ =180° lik kutup agis1 kaynagin proximal (kaynagin kablo
tarafi) tarafinda tammlandi. Kaynagin merkezi dik ekseni pozitif y eksenini
gosterirken, silindirik koordinat sisteminin orijini aktif 1Ir ¢ekirdeginin merkezi ile
cakigtirtlmistir. Kaynagin uzunlamasina ekseni ise z ekseni ile ayni dogrultuda olup,
pozitif z ekseni kaynagin distal ucunu gostermektedir. Kaynak, z eksenine gore

silindirik simetriye sahiptir. MC simiilasyon hesaplamalarinda referans ortam i¢in TG-

43



43U1 raporu tarafindan &nerilen 0.998 g/cm? kiitle yogunluklu sivi su ortami
kullanilmistir. Brakiterapi doz hesaplamalarinda kullanilan kaynagin aktif merkezi,

(80x80x80) cm®’ liik kiibik bir su fantomunun koordinat merkeziyle ¢akisacak sekilde

yerlestirilmesi sonucu, voksel boyut etkisini ortadan kardirmak amaciyla AAPM TG-
229 raporunda tavsiye edilen dort farkli voksel boyutu i¢in doz dagilim hesaplamalari
yapilmustir. Bu raporda, voksel boyutlarinin, 0 < r <1 c¢m araligindaki mesafeler i¢in
(0.1x0.1x0.1) mm*liik voksel boyutlar;, 1<r <5 cm i¢in (0.5x0.5x0.5) mm®liik

voksel boyutlar;, 5<r<10 cm icin (1.0x1.0x1.0) mm®lik voksel boyutlar1 ve
10<r<20 cm igin (2.0x2.0x2.0) mm®lik voksel boyutlar1 olarak alinmasi

onerilmistir. Burada r, kaynak merkezinden olan mesafe olarak belirlenir.

3.7. TPSDose43 Programm

TG-43 formiilasyonuna gore doz hesabi yapabilen ve Celal Bayar
Universitesinde gelistirilmis olan TPSDose43 programi [84], modern brakiterapi
tedavi planlama sistemlerindeki ayn1 yontemle, brakiterapi kaynaklarinin etrafinda ti¢
boyutlu doz dagilimlarini hesaplayabilir. Programin kullanici dostu bir arabirime sahip
olmasi, sadece birkag parametrenin degistirilmesi ile farkli bir¢ok olasi durumu
kolaylikla inceleme firsatin1 sunar. Programda, istenilen boyutlarda fantom ve voksel
boyutlar1 kullanilabilir. Ayrica birden fazla kaynagin konum ve yonelimi de
belirlenebilir. Fonksiyonel olarak program bir boyutlu ya da iki boyutlu doz
formiilasyonuna gore caligmakta ve istenilen noktalarda doz hesabinmi kisa bir siire
iginde yapabilmektedir. Yapilan hesaplamalarda kullanilan ortam degiskeni su olarak
kabul edilmistir. Her bir brakiterapi kaynak modeline ait literatiir calismalarindan
alman TG-43 dozimetrik parametre veri kiimeleri ve bu tez ¢alismasinda elde edilen
sonuclar TPSDose43 programina ayri ayri Veri girdisi olarak tammlanmistir. Bu
program, C++ kod dilinde yazilmis olup, hesaplama islemi kisa bir siire i¢inde
tamamlanmaktadir. Programin ¢alisma siiresi sonunda, program i¢inde tanimlanmis
dozimetrik parametrelere ait grafikler, kullanici tarafindan belirlenen eksenlerdeki doz
profilleri ve istenilen hacim bdlgesi i¢in doz degerleri elde edilmektedir. Grafiksel
sonuglar, program ig¢inde tamimlanmis fit etme metodu kullanilarak c¢izdirilir.
TPSDose43 programinin caligma prensibinin temsili gosterimi Sekil 3.10° da

gosterilmektedir.
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Sekil 3.10. TPSDose43 programinin is akig semasi.

3.8. 3DSlicer Program

Bilgisayarli goriintii analizi, klinik-arastirma g¢aligmalarinda ortaya ¢ikan
ihtiyaglarin desteklenmesinde, giderek onem kazanmaktadir [85]. Bu amagla,
hastanelerde rutin olarak kullanilabilen birgok yazilim uygulamasi mevcuttur. Ancak,
bu yazilim araclar1 ¢cogunlukla pahali ve kapali kaynak kod uygulamasina sahiptir.
Klinik arastirmalarda tibbi goriintii analizi ve gorsellestirme araci olarak kullanilabilen
3DSlicer programi, agik kaynak kodlu iicretsiz bir yazilim platformudur [86]. Bu
program, tibbi goriintiileme verilerinin kesimlenmesine, kaydina ve 3-boyutlu olarak
gorsellestirilmesine izin veren kapsamli bir uygulamadir. David Gering, 1999 yilinda
Massachusetts Teknoloji Enstitiisiinde (MIT) yapmis oldugu bir tez ¢alismasi ile bu
programin ilk prototipini sunmustur [87]. Karmasik durumlarin anlasilmasini
kolaylastirmak ve saglikli dokulara zarar vermekten kaginmak amaciyla, sanal verileri
kullanabilen bu yazilim, ¢esitli goriintiilleme yontemlerini desteklemektedir. 3DSlicer,
hastaya ait BT kesit goriintiilerinin, DICOM [88] formatindaki veri yapilarim
kullanarak klinik goriintiilerin alinmasini saglar. Bu program, nesne yonelimli C++
programlama dili kullanilarak kodlanmistir. Literatiirde, 3DSlicer programinin
ozelliklerinin incelendigi ve kullanildigi birgok ¢alisma mevcuttur [85, 89, 90, 91, 92].

Sekil 3.5° de bu programa ait kullanici ara birimi gosterilmektedir.
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Master Volume: | 2: Breast 5.0 B3ls
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Sekil 3.11. 3DSlicer tibbi goriintiileme ve analiz programina ait kullanici arabirimi.

3DSlicer programma, ger¢ek hasta DICOM verileri aktarilarak, hastanin
aksiyel, sagital ve koronal olmak iizere ii¢ farkli kesitsel goriintii incelemesi yapilip,

doku materyal atamasi ile 3-boyutlu hasta anatomisi elde edilebilmektedir.

3.9. 3-Boyutlu Fantom Tasarim

Son yillarda brakiterapi tedavi planlamalarinda bilgisayarli tomografi
verilerinin kullanilmasina yonelik gozlenen artis nedeniyle, baz1 tedavi planlama
sistemlerinde doz hesaplamalari, gergek hasta boyutlar1 ve doku yogunluklarini ele
alabilen hasta anatomisine benzer model tabanli bir fantom modeli olusturularak
yapilmaktadir [30, 93, 94].

Sekil 3.12° de, bir bilgisayarli tomografi goriintiisiiniin sadece 2-boyutlu
olmadigini, ayn1 zamanda CT ¢ekimlerinde degisebilen dilim kalinligina da sahip
oldugu gosterilmektedir. Her bir piksele ait bu hacim biiytlikligi “voksel” olarak
adlandirilir [95]. Hastaya 6zgii model tabanli doz hesaplamalarinda, etkilesim tesir
kesitlerinin vokselden voksele atanabilmesi gerekmektedir [96]. Boylece, hastaya
0zgl yapilacak bir planlama g¢alismasinda, hastanin her bir dokusu iizerinde doz

tahmini kolaylikla hesaplanabilir.

Bu tez cgalismasi i¢in, doku esdegeri matematiksel bir fantom olusturmak
amaciyla, aksiyel, sagital ve koronal kesitlerinden 1.0x1.0x5.0 mm? araliklarla alinmis
hasta CT goriintiileri, hasta veri dosyalarimin yer aldigit DICOM dosya formatinda

3DSlicer programina aktarilmistir. Her bir voksele materyal atamasi yapilarak doku
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sinirlarinin belirlendigi 3- boyutlu anatomik yapilar, kesimleme yontemi ile diger doku

ortamlarindan kolaylikla ayrilabilmektedir.

g
Voksel <~

Piksel <~

Sekil 3.12. Hastanin CT verileri kullanilarak merkezi Aksiyel kesitten elde edilen
goruntu.

CT gorintiilerinde her bir piksele, ilgili hacim elamani1 (voksel) igerisinde
bulunan tiim zayiflatma degerlerinin ortalamasi olan sayisal bir deger yani CT
numarasi atanir. Bu numaralar organa 6zgii olup Hounsfield Unit (HU) ile temsil
edilmektedir. Ancak, ayn1 CT numarasina sahip farkli bilesimli dokular1 goriintii
olarak birbirinden ayirt etmek zorlasacagindan, bu organlarin kesimlenmesini
saglayan ve 3DSlicer programinda bu tez ¢aligmasi i¢in kullanilan HU degerleri Tablo
3.1’ de verilmektedir. Bu fantom ¢alismasinda 20 adet doku, anatomi atlaslar1 [95, 97]
dikkate alinarak ayri ayrt modellenmistir. Tiim organlarin bir araya getirilmesiyle

olusturulan 3- boyutlu fantoma ait gériintiiler Sekil 3.13-3.18 de gosterilmistir.

Tablo 3.1. CT goriintiilerinde organlarin kesimleme HU degerleri.

Materyal HU AI} . HY Usf .
Stnir Degeri Stmir Degeri
D1s Hava -1000 -750
I¢ Hava -1000 -175
Cilt -940 1000
Kemik 200 1000
Dalak 38 81
Yag -200 -50
Kas -50 160
Beze 0 55
Brons -1000 -576
Bébrek 25 45
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SOLUK BORUSU

TRACHEA
KOPRUCUK KEMIG ( )

(CLAVICULA)

AORT
(AORTA)

BRONSLAR

PRCHLHD AKCIGER ATARDAMARI
(PULMONARY ARTERY)
KALP
» (HEART)
<~ x 2 B
b~ N
AKCIGERLER | v iy
(LUNGS) g ~ ALT ANA TOPLARDAMAR
B s o ‘ " (INFERIOR VENA CAVA)
(RIBS) A8 ,
\ 2 b SR YEMEK BORUSU
LL \ (ESOPHAGUS)
‘/ \ \ )
KARACIGER R |
(LIVER) | 4 KIKIRDAK (STOMACH)
GOGUS KEMIGi (CARTILAGE)

(STERNUM)

Sekil 3.13. 3DSlicer ile modellenen iskelet sistemi ve organ dokularinin 6n postiiriiniin
detaylandirilmis 3-boyutlu goriintiisii.

BOYUN OMURU
“ o ~Y” (CERVICAL VERTEBRAE)

KUREK KEMIGi
— =W (SCAPULA)

DALAK
(SPLEEN)

KARACIGER

(LIVER) OMURILIK

“ (SPINAL CORD)

PANKREAS
(PANCREAS)

i
\J

SAFRA KESESI
(GALLBLADDER)

SOL BOBREK
(LEFT KIDNEY)

SAG BOBREK

(RIGHT KIDNEY)
BEL OMURU
(LUMBAR VERTEBRAE)

Sekil 3.14. 3DSlicer ile modellenen iskelet sistemi ve organ dokularinin arka
postliriiniin detaylandirilmis 3-boyutlu goriintiisii.
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Sekil 3.15. Modellenen akciger, karaciger, trake, kalp, bobrekler, aort, dalak, glandular
(beze) ve kemik yapisinin ii¢ boyutlu goriintiisii.

Sekil 3.16. Modellenen akciger, karaciger, trake, kalp, bobrekler, aort, damar, dalak,
bronglar, omurilik, kas yapist ve fantomun disinda tanimlanan hava ortaminin 3-
boyutlu goriintiisii.
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1
i
I
1

\J

Y Y . Y Y
KABURGALAR KAS MEME BEZI YAG CILT
(RIBS) (MUSCLE) (GLAND) (FAT) (SKIN)

Sekil 3.17. Meme dokusunu olusturan yag ve gland dokunun 3-boyutlu goriintiisii.

Sekil 3.18. Meme dokusunun Sagital eksenden alinmis goriintiisii.
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4. ARASTIRMA BULGULARI ve TARTISMA

Bu tez calismasinda, Brakiterapi tedavi planlama sistemlerinde kullanilan
AAPM TG-43 doz hesaplama formiilasyonunun birtakim varsayimlari kabul etmesi
sonucu, hasta dozunda olusabilecek belirsizlik faktorleri tizerinde durulmustur. Ele
alinan bu belirsizlikler {ic asamali olarak incelenmistir.

e Ticari olarak mevcut olan brakiterapi kaynak modellerine ait geometrik boyut
degerlerinin tiretim toleranslari i¢inde veriliyor olmasi.

e Tedavi planlama sistemlerinde kullanilan doz hesaplama yontemlerinde bazi
yaklagimlarin kabul edilmesi.

e Tim viicut ortaminmin sinirsiz bir su fantomu olarak diisiiniilip, doku

heterojenligi ve hasta viicut sinirlarinin géz ardi edilmesi.

4.1. Radyal Doz Fonksiyonu ve Anizotropi Fonksiyonu

AAPM TG-229 raporunda HDR %2Ir kaynak modelleri icin belirtilen boyut ve
materyallere gore, ¢oklu geometri yontemi kullanilarak modellenmis 3-boyutlu
kaynak modelleri asagida gosterilmektedir. Calismamizin ilk asamasinda, bu
kaynaklarin her biri i¢in Monte Carlo tabanli BrachyDose programi kullanilarak, su
ortaminda hesaplanmis doz degerlerinden, doz hiz1 sabiti, radyal doz fonksiyonlari,
anizotropi fonksiyonu degerleri elde edilerek tablo halinde sunulmustur. Ayrica elde
edilen bu sonuglar, literatiirde her bir kaynak modeli i¢in yapilmis ve TG-229
raporunda referans olarak gosterilmis diger c¢alismalarin sonuglariyla da
karsilastirilmal1 olarak verilmistir. %?Ir HDR kaynaklari icin literatiirde elde edilmis
veri kiimeleri (Taylor ve Rogers’ in [24] ¢alismasi harig), bu tez ¢alismasinda
kullanilan MC yonteminden ve fantom boyutlarindan farkli yontem ve boyutlar

kullanilarak elde edilmis sonuglardir.
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4.1.1. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik) HDR Kaynag

Sekil 4.1. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik) HDR brakiterapi kaynak modelinin
EGS-mg veri tabaninda bulunan 3-boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisii.

T T[T T T [T T [T T T T T[T T I I T e T [T I T T [T T T T A T [T T I T [T T I g

o—=0 Bu calisma -
+—¢ CLRP ]
e—o Karaiskos ve ark. .
4—a Williamson ve Li ]

0.65E

06

055 b T Y T Levvieens T T Lty vty e 3

Sekil 4.2. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik) HDR brakiterapi kaynak modeli igin
0.2 — 20 cm araliginda hesaplanan g(r)degerleri ve literatiirdeki ayn1 kaynak modeli

icin elde edilmis g(r) degerleriyle karsilastiriimasi.

Tablo 4.1’ de, microSelectron-vl HDR kaynagi igin elde ettigimiz hem nokta,
0o(r) , hem de c¢izgi kaynak yaklagimi, g, (r), i¢in 0.06 —20 cm’ lik radyal
mesafelerde hesaplanan radyal doz fonksiyonu degerleri listelenmistir. mHDR-v1
kaynak tasarimina ait bu ¢aligmada hesaplanmis olan radyal doz fonksiyonu degerleri,
g(r), Taylor ve Rogers [24], Karaiskos ve ark. [29] ve Williamson ve Li’ ye [15] ait
MC verileri ile karsilastirmali olarak Sekil 4.2° de sunulmustur. Radyal doz
fonksiyonu degerleri kaynak merkezi dik ekseni fiizerindeki tiim mesafelerde
istatistiksel hata degerleri, yaklasik olarak %0.1 civarindadir. Bu ¢alismada elde edilen

g(r) degerleri, Taylor ve Rogers’ m aymt fantom geometrisini kullanarak

hesapladiklart MC verileri ile karsilagtirildiginda, r <2 cm’ e kadar olan mesafelerde
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Taylor ve Rogers’ 1n degerlerinde, dalgalanmalarin olustugu goriilmektedir.
Williamson ve Li ve Karaiskos ve ark.” min simiilasyon ¢alismalarinda, 30 cm ¢aph

kiiresel bir fantom kullanmalarindan dolayi, hesapladiklari g(r) degerlerinin bu

calismada hesapladigimiz degerlere gore, kaynaktan r > 2 cm’ lik radyal mesafelerde
daha diisiik oldugu, fakat kaynaga yakin mesafeler goz oniine alindiginda fantom
boyut etkisinin neredeyse ortadan kayboldugu ve bu ¢alismada buldugumuz degerlerin
r <2 cm’ lik mesafede hem Williamson ve Li’ nin hem de Karaiskos ve ark.” nin
sonuclarina ¢ok benzedigi goriilmektedir. Sekil 4.2, tam sagilma kosullarinin
saglandig1  kiibik bir fantomun kullanilmasiyla fantom smirlart civarinda
hesapladigimiz g(r) degerlerinin, tam sagilma kosullarinin saglanmadig: kiiresel bir
fantom kullanarak doz hesab1 yapan Williamson ve Li’ nin ve ayrica Karaiskos ve ark.’

nin degerlerinden, sirasiyla ~%25 ve ~%36 daha yiiksek oldugunu gdstermektedir.
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Tablo 4.1. Nucletron, microSelectron-vl HDR brakiterapi kaynak modeli igin bu
calismada hesaplanan radyal doz fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) ¢izgi
kaynak yaklasimina gore ve g, (r)nokta kaynak yaklasimina gore elde edilen radyal
doz degerlerini gostermektedir.

r(cm) gu(n) ge(r) Hata(%)
0.06 0.991 0.426 0.001
0.07 0.986 0.474 0.001
0.08 0.984 0.519 0.001
0.09 0.984 0.560 0.001
0.10 0.984 0.597 0.001
0.15 0.988 0.737 0.001
0.20 0.990 0.822 0.001
0.25 0.992 0.875 0.001
0.30 0.993 0.908 0.001
0.40 0.995 0.947 0.001
0.50 0.995 0.967 0.001
0.60 0.996 0.979 0.001
0.70 0.998 0.987 0.001
0.75 0.998 0.990 0.001
0.80 0.998 0.993 0.001
0.85 0.998 0.994 0.001
0.90 0.998 0.996 0.001
0.95 0.999 0.998 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.000 1.002 0.001
1.20 1.001 1.004 0.001
1.25 1.001 1.004 0.001
1.50 1.002 1.008 0.001
2.00 1.005 1.013 0.001
2.50 1.007 1.016 0.001
3.00 1.008 1.017 0.001
3.50 1.008 1.017 0.001
4.00 1.006 1.016 0.001
4.50 1.006 1.016 0.001
5.00 1.002 1.012 0.001
6.00 0.997 1.006 0.001
7.00 0.987 0.996 0.001
8.00 0.973 0.983 0.001
9.00 0.958 0.968 0.001
10.00 0.940 0.950 0.001
12.00 0.899 0.908 0.001
14.00 0.850 0.859 0.001
15.00 0.824 0.832 0.001
16.00 0.797 0.805 0.001
18.00 0.742 0.749 0.001
20.00 0.684 0.691 0.001
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Sekil 4.3. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu ¢alismada kaynak merkezinden 0.25 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve

literatiirde Onceki g¢alismalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmasi.
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Sekil 4.4. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu caligmada kaynak merkezinden 0.5 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve

literatiirde Onceki calismalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmast.
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Sekil 4.5. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu ¢alismada kaynak merkezinden 1.0 cm mesafede hesaplanan F(r,d) degerleri ve

literatiirde Onceki calismalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmasi.
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Sekil 4.6. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu calismada kaynak merkezinden 3.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve

literatiirde Onceki g¢alismalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmast.
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Sekil 4.7. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu ¢alismada kaynak merkezinden 5.0 cm mesafede hesaplanan F(r, ) degerleri ve

literatli de oOnceki calismalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmasi.
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Sekil 4.8. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu calismada kaynak merkezinden 10.0 cm mesafede hesaplanan F(r, ) degerleri ve

literatiirde Onceki g¢aligmalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmasi.
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Sekil 4.9. Nucletron, microSelectron-v1 (klasik), HDR brakiterapi kaynak modeli igin
bu ¢aligmada kaynak merkezinden 15.0 cm mesafede hesaplanan F(r, ) degerleri ve

literatiirde Onceki g¢alismalarda ayni mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin
karsilastirilmasi.

microSelectron-vl HDR kaynagi i¢in bu ¢alismada hesapladigimiz 2-boyutlu
anizotropi fonksiyonlarinin sonuglari, 0.2 —20 cm araligindaki radyal mesafeler ve
kaynagin uzun eksenine gore @=0°-180° kutup acilar1 i¢in Tablo 4.2’ de
sunulmustur. Bu kaynaga ait anizotropi fonksiyonunun istatistiksel hata degerleri,
kaynak merkezi dik eksenine yakin noktalarda %0.1° in altinda iken, kaynak
merkezine uzak noktalarda bu deger ~%0.13’ tiir. Hesaplamalarimizda elde ettigimiz
F(r,8) degerlerinin, Williamson ve Li’ nin sonuglari ile karsilastirilabilmesi igin,
ilgili caligmadaki F(r,8) degerleri, bu calismadaki a¢1 yonelimine uygun hale
getirilerek yeniden diizenlenmistir. Sekil 4.3-9, r =0.25,0.5, 1, 3, 5, 10 ve 15 cm’ lik
radyal mesafeler i¢in, bu ¢aligmada hesaplanan F(r,#) verilerinin, ayni kaynak igin
Williamson ve Li, Karaiskos ve ark. ve Taylor ve ark. tarafindan hesaplanan F(r, &)
degerleriyle bir karsilastirmasini gostermektedir. Bu galismada elde edilen anizotropi
fonksiyon verileri, Williamson ve Li’ nin elde ettikleri F(r,8) degerleriyle iyi bir
Uyum icinde olup, iki veri arasindaki farklilik %2’ yi agmamaktadir. Bu durum bize,
anizotropi fonksiyonunun, fantom boyutlarina gii¢lii bir bagliliginin olmadigini
gosterir. Ayn1 uyum, Taylor ve Rogers’ 1n sonuglarinda da mevcuttur. Karaiskos ve

ark.’ nin F(r,d) sonuglarina baktigimizda, kaynak uzun eksenine yakin kutup agilart
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harig, genel olarak 40° < 6 <140° arasindaki kutup acilarinda tiim radyal mesafeler

i¢in elde ettigimiz sonuglar %1 uyum igindedir. Iki veri arasindaki en biiyiik farklilik
0%’ ye yakin acilarda %5 ile %15 arasinda iken, 180°° ye yakin agilarda bu farklilik

%6’ dan azdir. 0°’ye yakin gdzlemlenen biiyiik farkliliklar, kaynak geometrisinden

kaynaklanmaktadir.
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Tablo 4.2. microSelectron-vl HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,#) degerleri.

r (cm)

O(deg) | 020 | 025 | 040 | 050 | 0.60 | 0.75 | 0.80 1.00 125 | 150 | 200 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 |20.00
0 - 0.783 | 0.697 | 0.672 | 0.657 | 0.644 | 0.641 | 0.635 | 0.633 | 0.635 | 0.642 | 0.663 | 0.684 | 0.704 | 0.722 | 0.753 | 0.779 | 0.823 | 0.841 | 0.851
1 - 0.783 | 0.697 | 0.672 | 0.657 | 0.644 | 0.642 | 0.635 | 0.637 | 0.638 | 0.645 | 0.666 | 0.688 | 0.708 | 0.726 | 0.758 | 0.783 | 0.826 | 0.843 | 0.853
2 - 0.783 | 0.697 | 0.672 | 0.657 | 0.644 | 0.642 | 0.637 | 0.641 | 0.642 | 0.652 | 0.675 | 0.697 | 0.717 | 0.733 | 0.765 | 0.788 | 0.830 | 0.846 | 0.855
3 - 0.782 | 0.697 | 0.672 | 0.658 | 0.649 | 0.647 | 0.645 | 0.650 | 0.653 | 0.663 | 0.685 | 0.706 | 0.726 | 0.741 | 0.770 | 0.794 | 0.834 | 0.850 | 0.858
4 - 0.782 | 0.698 | 0.676 | 0.665 | 0.659 | 0.658 | 0.657 | 0.661 | 0.664 | 0.674 | 0.695 | 0.715 | 0.735 | 0.749 | 0.777 | 0.799 | 0.838 | 0.853 | 0.862
5 - 0.781 | 0.702 | 0.684 | 0.675 | 0.670 | 0.669 | 0.670 | 0.672 | 0.676 | 0.686 | 0.706 | 0.726 | 0.744 | 0.758 | 0.784 | 0.806 | 0.842 | 0.857 | 0.865
6 - 0.781 | 0.709 | 0.694 | 0.687 | 0.682 | 0.682 | 0.682 | 0.685 | 0.688 | 0.697 | 0.716 | 0.735 | 0.751 | 0.767 | 0.792 | 0.812 | 0.847 | 0.861 |0.869
7 - 0.782 | 0.719 | 0.705 | 0.699 | 0.695 | 0.694 | 0.694 | 0.697 | 0.700 | 0.709 | 0.728 | 0.746 | 0.761 | 0.775 | 0.800 | 0.819 | 0.852 | 0.865 | 0.871
8 - 0.788 | 0.730 | 0.717 | 0.711 | 0.707 | 0.707 | 0.707 | 0.709 | 0.713 | 0.721 | 0.739 | 0.756 | 0.773 | 0.784 | 0.807 | 0.825 | 0.857 | 0.869 |0.876
9 - 0.794 | 0.741 | 0.730 | 0.723 | 0.720 | 0.719 | 0.719 | 0.722 | 0.726 | 0.734 | 0.750 | 0.766 | 0.780 | 0.793 | 0.814 | 0.831 | 0.862 | 0.873 | 0.881
10 - 0.803 | 0.753 | 0.741 | 0.736 | 0.733 | 0.732 | 0.732 | 0.735 | 0.738 | 0.746 | 0.761 | 0.777 | 0.790 | 0.801 | 0.822 | 0.838 | 0.868 | 0.879 |0.884
12 - 0.822 | 0.775 | 0.765 | 0.760 | 0.757 | 0.757 | 0.757 | 0.760 | 0.763 | 0.769 | 0.783 | 0.797 | 0.809 | 0.818 | 0.837 | 0.851 | 0.877 | 0.887 | 0.892
15 - 0.849 | 0.808 | 0.799 | 0.795 | 0.793 | 0.792 | 0.792 | 0.794 | 0.797 | 0.802 | 0.814 | 0.825 | 0.834 | 0.843 | 0.858 | 0.869 | 0.891 | 0.899 | 0.903

20 0.935 | 0.888 | 0.853 | 0.846 | 0.843 | 0.840 | 0.840 | 0.840 | 0.842 | 0.844 | 0.847 | 0.856 | 0.864 | 0.871 | 0.876 | 0.888 | 0.896 | 0.911 | 0.917 |0.920
25 0.949 | 0.916 | 0.887 | 0.882 | 0.879 | 0.877 | 0.877 | 0.877 | 0.878 | 0.879 | 0.882 | 0.888 | 0.894 | 0.898 | 0.902 | 0.911 | 0.917 | 0.928 | 0.931 | 0.934
30 0.960 | 0.936 | 0.914 | 0.910 | 0.907 | 0.906 | 0.906 | 0.905 | 0.906 | 0.907 | 0.909 | 0.913 | 0.917 | 0.920 | 0.924 | 0.930 | 0.935 | 0.943 | 0.946 |0.948
35 0.969 | 0.951 | 0.934 | 0.931 | 0.929 | 0.927 | 0.927 | 0.927 | 0.928 | 0.928 | 0.930 | 0.933 | 0.937 | 0.940 | 0.941 | 0.945 | 0.949 | 0.955 | 0.957 |0.959
40 0.976 | 0.963 | 0.949 | 0.947 | 0.946 | 0.944 | 0.944 | 0.944 | 0.945 | 0.945 | 0.946 | 0.949 | 0.951 | 0.954 | 0.953 | 0.956 | 0.960 | 0.964 | 0.965 |0.966
45 0.981 | 0.971 | 0.961 | 0.960 | 0.959 | 0.958 | 0.957 | 0.957 | 0.958 | 0.958 | 0.959 | 0.961 | 0.963 | 0.964 | 0.964 | 0.967 | 0.969 | 0.973 | 0.974 | 0.975
50 0.986 | 0.978 | 0.971 | 0.970 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.968 | 0.969 | 0.969 | 0.970 | 0.971 | 0.973 | 0.974 | 0.974 | 0.976 | 0.977 | 0.979 | 0.980 |0.981
55 0.989 | 0.984 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.976 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.977 | 0.979 | 0.980 | 0.982 | 0.981 | 0.982 | 0.983 | 0.985 | 0.986 |0.986
60 0.993 | 0.989 | 0.985 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.987 | 0.987 | 0.986 | 0.988 | 0.988 | 0.989 | 0.990 |0.990
65 0.995 | 0.993 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.988 | 0.988 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.993 | 0.992 |0.994
70 0.997 | 0.995 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.992 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.996 | 0.997 | 0.994 | 0.995 | 0.997 | 0.997 | 0.996 |0.998
75 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.996 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 |1.000
80 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.998 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 0.999 |1.001
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.000 |1.001
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 |1.000
95 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.001 |1.001
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Tablo 4.2. microSelectron-vl HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,8) degerleri (Devami).

r(cm
O(deg)| 0.20 | 025 | 0.40 | 0.50 0.60 0.75 | 0.80 1.00 1.25 ZE.SO) 200 | 3.00 | 400 | 5.00 6.00 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.998 | 1.000 | 0.999 | 1.001 | 1.000 | 1.001
105 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999
110 | 0.997 | 0.996 | 0.993 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.998
115 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.992 | 0.991 | 0.991 | 0.991 | 0.992 | 0.993 | 0.993 | 0.994
140 | 0.976 | 0.963 | 0.950 | 0.947 | 0.946 | 0.944 | 0.944 | 0.944 | 0.945 | 0.945 | 0.945 | 0.947 | 0.950 | 0.953 | 0.952 | 0.956 | 0.957 | 0.962 | 0.963 | 0.965
145 | 0.969 | 0.952 | 0.934 | 0.931 | 0.929 | 0.927 | 0.927 | 0.926 | 0.927 | 0.927 | 0.928 | 0.930 | 0.934 | 0.936 | 0.938 | 0.942 | 0.945 | 0.952 | 0.953 | 0.955
150 | 0.961 | 0.937 | 0.914 | 0.909 | 0.906 | 0.904 | 0.904 | 0.903 | 0.904 | 0.905 | 0.906 | 0.910 | 0.914 | 0.917 | 0.920 | 0.926 | 0.931 | 0.938 | 0.942 | 0.944
155 | 0.950 | 0.916 | 0.886 | 0.880 | 0.876 | 0.873 | 0.873 | 0.872 | 0.873 | 0.874 | 0.877 | 0.883 | 0.889 | 0.894 | 0.897 | 0.905 | 0.912 | 0.922 | 0.925 | 0.929
160 | 0.935 | 0.885 | 0.847 | 0.840 | 0.835 | 0.832 | 0.831 | 0.830 | 0.831 | 0.833 | 0.836 | 0.845 | 0.853 | 0.860 | 0.867 | 0.878 | 0.887 | 0.903 | 0.909 | 0.913
165 - 0.840 | 0.792 | 0.782 | 0.776 | 0.772 | 0.772 | 0.771 | 0.773 | 0.776 | 0.782 | 0.794 | 0.807 | 0.818 | 0.825 | 0.841 | 0.855 | 0.878 | 0.886 | 0.892
168 - - 0.747 | 0.735 | 0.728 | 0.724 | 0.723 | 0.723 | 0.726 | 0.729 | 0.737 | 0.753 | 0.768 | 0.783 | 0.793 | 0.814 | 0.830 | 0.860 | 0.871 | 0.877
170 - - 0.710 | 0.696 | 0.688 | 0.683 | 0.683 | 0.684 | 0.687 | 0.692 | 0.702 | 0.721 | 0.739 | 0.755 | 0.769 | 0.793 | 0.812 | 0.846 | 0.859 | 0.866
171 - - 0.689 | 0.673 | 0.665 | 0.660 | 0.660 | 0.662 | 0.667 | 0.672 | 0.683 | 0.704 | 0.724 | 0.741 | 0.756 | 0.781 | 0.802 | 0.839 | 0.852 | 0.860
172 - - 0.386 | 0.649 | 0.639 | 0.636 | 0.636 | 0.639 | 0.645 | 0.651 | 0.663 | 0.686 | 0.708 | 0.726 | 0.742 | 0.771 | 0.793 | 0.831 | 0.846 | 0.855
173 - - - 0.621 | 0.613 | 0.611 | 0.612 | 0.616 | 0.624 | 0.631 | 0.644 | 0.669 | 0.692 | 0.712 | 0.729 | 0.759 | 0.782 | 0.823 | 0.840 | 0.849
174 - - - 0.606 | 0.595 | 0.592 | 0.592 | 0.595 | 0.606 | 0.611 | 0.625 | 0.651 | 0.675 | 0.697 | 0.715 | 0.747 | 0.772 | 0.817 | 0.834 | 0.843
175 - - - 0.598 | 0.585 | 0.579 | 0.578 | 0.580 | 0.589 | 0.595 | 0.609 | 0.636 | 0.661 | 0.684 | 0.703 | 0.737 | 0.764 | 0.810 | 0.828 | 0.838
176 - - - 0.593 | 0.577 | 0.569 | 0.568 | 0.569 | 0.576 | 0.582 | 0.595 | 0.623 | 0.649 | 0.673 | 0.693 | 0.728 | 0.754 | 0.805 | 0.823 | 0.834
177 - - - 0.590 | 0.571 | 0.561 | 0.560 | 0.560 | 0.567 | 0.572 | 0.585 | 0.613 | 0.640 | 0.664 | 0.685 | 0.721 | 0.751 | 0.800 | 0.820 | 0.830
178 - - - 0.591 | 0.571 | 0.558 | 0.556 | 0.553 | 0.559 | 0.563 | 0.576 | 0.605 | 0.632 | 0.656 | 0.678 | 0.714 | 0.745 | 0.796 | 0.816 | 0.827
179 - - - 0.590 | 0.570 | 0.558 | 0.556 | 0.552 | 0.556 | 0.559 | 0.570 | 0.596 | 0.624 | 0.649 | 0.671 | 0.710 | 0.740 | 0.792 | 0.814 | 0.826
180 - - - 0.591 | 0.570 | 0.557 | 0.555 | 0.551 | 0.553 | 0.556 | 0.567 | 0.593 | 0.619 | 0.645 | 0.668 | 0.707 | 0.736 | 0.790 | 0.811 | 0.821




4.1.2. Nucletron, microSelectron-v2 HDR Kaynagi

Sekil 4.10. Nucletron, microSelectron-v2 HDR brakiterapi kaynak modelinin EGS-
mg veri tabaninda bulunan 3-boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisii.

o—o Bu calisma
+—¢ CLRP

—o Daskalov ve ark.
4—a (Granero ve ark.
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R=30 cm kuresel fantom
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[
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Sekil 4.11. Nucletron, microSelectron-v2 HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in
0.2 — 20 cm araliginda hesaplanan g(r) degerleri ve literatiirdeki ayn1 kaynak modeli
icin elde edilmis g(r) degerleriyle karsilastiriimasi.

Hem ¢izgi kaynak hem de nokta kaynak yaklasimlar1 kullanilarak hesaplanan
radyal doz fonksiyonu degerleri Tablo 4.3’ te sunulmustur. Tablo 4.3 incelendiginde,
tim mesafelerdeki istatistik hata degerlerinin ~%0.1 olarak hesaplandig1
goriilmektedir. microSelectron-v2 kaynagina ait MC simiilasyon ¢aligmalarinda, farkl

geometrilere sahip fantomlar kullanilarak elde edilen g(r) degerleri, bu ¢aligmada
hesaplanan g(r) degerleri ile karsilagtirmali olarak Sekil 4.11° de verilmistir.

Daskalov ve ark. [73], mMHDR-v2 kaynaginin sudaki doz degerini tahmin etmek igin,
15 cm yarigapl kiiresel bir fantom kullanirken, bu kaynaga ait diger ¢alismalarda tam

sacilma kosullarinin kabul edildigi boyutlarda sinirsiz bir fantom kullanilmaktadir.
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Kaynaktan r > 4 cm’ lik radyal mesafelerde, bu ¢alismada hesaplanan g(r) degerleri
ile Daskalov ve ark. tarafindan hesaplanan g(r) degerlerinde gozlenen farkliliklar, MC

caligmalarinda kullanilan farkli fantom boyutlarindan kaynaklanmaktadir. Bu
calismada ve Daskalov ve ark.” min ¢aligmasinda hesaplanmis olan g(r) degerleri
arasindaki en biiyiik fark, r =14 cm’ de ~%22 olarak bulunmustur. 0.2<r <0.4 cm’
lik mesafe araligi icin bu kaynaga ait tiim sonuglar, ~%]1’ lik bir uyum i¢indedir.
Granero ve ark. [26], farkli fantom boyutlar1 kullanmasina ragmen tam sagilma sartini

saglamaktadir. Dolayistyla bu ¢calismada elde edilen tiim g(r) degerleri ile Granero ve

ark.” nin sonuglar1 karsilastirildiginda iki sonug arasinda ¢ok iyi bir uyumun oldugu

gozlenmektedir.
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Tablo 4.3. Nucletron, microSelectron-v2 HDR kaynak modeli i¢in bu g¢alismada
hesaplanan radyal doz fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) cizgi kaynak
yaklasimia gore ve ¢, (r)nokta kaynak yaklasimina gore elde edilen radyal doz
degerlerini géstermektedir.

r(cm) gu(r) ge(r) Hata(%)
0.05 1.020 0.372 0.001
0.06 1.003 0.422 0.001
0.07 0.996 0.470 0.001
0.08 0.992 0.514 0.001
0.09 0.991 0.554 0.001
0.10 0.991 0.592 0.001
0.15 0.992 0.732 0.001
0.20 0.994 0.818 0.001
0.25 0.995 0.871 0.001
0.30 0.995 0.906 0.001
0.40 0.996 0.946 0.001
0.50 0.997 0.967 0.001
0.60 0.997 0.979 0.001
0.70 0.998 0.988 0.001
0.75 0.998 0.990 0.001
0.80 0.999 0.993 0.001
0.85 1.000 0.996 0.001
0.90 1.000 0.997 0.001
0.95 1.000 0.999 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.001 1.003 0.001
1.20 1.001 1.005 0.001
1.25 1.002 1.005 0.001
1.50 1.003 1.009 0.001
2.00 1.006 1.014 0.001
2.50 1.008 1.017 0.001
3.00 1.008 1.017 0.001
3.50 1.008 1.017 0.001
4.00 1.008 1.018 0.001
450 1.006 1.016 0.001
5.00 1.004 1.014 0.001
6.00 0.997 1.008 0.001
7.00 0.987 0.997 0.001
8.00 0.974 0.984 0.001
9.00 0.958 0.968 0.001
10.00 0.940 0.950 0.001
12.00 0.900 0.909 0.001
14.00 0.851 0.860 0.001
15.00 0.826 0.834 0.001
16.00 0.798 0.807 0.001
18.00 0.742 0.749 0.001
20.00 0.685 0.692 0.001
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Sekil 4.12. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli ig¢in bu g¢alismada
kaynak merkezinden 0.25 cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.13. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada
kaynak merkezinden 0.4 cm mesafede hesaplanan F(r,6) degerleri ve literatiirde
onceki caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmig F(7,0) degerlerinin karsilastiriimas.
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Sekil 4.14. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli ig¢in bu g¢alismada
kaynak merkezinden 0.5 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayni mesafede hesaplanmis F(r, #) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.15. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli i¢in bu g¢alismada
kaynak merkezinden 1.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde

onceki caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.16. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli i¢in bu g¢alismada
kaynak merkezinden 3.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.17. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli i¢in bu g¢alismada
kaynak merkezinden 5.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde

onceki caligmalarla ayni mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.18. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli i¢in bu g¢alismada
kaynak merkezinden 10.0 cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilastirilmasi.

0.95

0.9

F(15.0cm, 0)

o—o0 Bu calisma

0-85 4—=o CLRP

8] 20 40 60 8O 100 120 140 160 180
0 / derece

Sekil 4.19. Nucletron, microSelectron-v2, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada
kaynak merkezinden 15.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin karsilastirilmasi.

Tablo 4.4°de, microSelectron-v2 HDR kaynag i¢in ¢izgi kaynak yaklagimi

kullanilarak hesaplanan anizotropi fonksiyonu degerleri, r =0.2—-20 cm’ lik radyal
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mesafeler i¢in listelenmistir. mHDR-v2 kaynagi i¢in elde edilen F(r,#) degerlerinin
1, 5 ve 10 cm’ deki istatistiksel hata degerleri sirasiyla ~%0.09, ~%0.13 ve ~%0.12°
dir. microSelectron-v2 HDR kaynagi i¢in elde edilen anizotropi fonksiyonu degerleri,
sec¢ilmis radyal mesafeler i¢in, Sekil 4.12-19° da sunulmus ve literatiirde bu kaynaga
ait diger ¢aligmalarin sonuglari ile karsilagtirllmistir. Sekiller incelendiginde, Daskalov
ve ark.” nin anizotropi verileri ile bu ¢alismada hesaplanan sonuglarin, r =0.25 cm
hari¢ tiim radyal mesafe ve agilarda ~%]1° lik uyum iginde oldugu goriiliirken,
r =0.25 cm’ de iki ¢aligsma arasinda hesaplanan en biiyiik farkliligin, ~%6 civarinda
oldugu gozlemlenmistir. Diger yandan, Granero ve ark.” nin sonuglarini bu ¢alismada

hesapladigimiz sonuglarla kiyasladigimizda, F(r,8) degerlerinde, tiim radyal

mesafeler (r =0.25cm haric) ve tiim acilar i¢in (0° ve 180° lik ac1 degerleri harig)
yaklasik olarak %21 uyum goriiliirken, kaynak uzun eksenine ¢ok yakin agi
degerlerinde, ~%3 ile ~%10 arasinda farkliliklar gozlemlenir. Sekil 4.13
incelendiginde, Granero ve ark.” nin c¢alismalarinda kullandiklar1t MC kodunda,
elektron gecislerinin hesaba katilmasi ve bu elektronlarin kaynak eksenine yakin olan
mesafelerde doza katki yapiyor olmasi sonucu kaynak uzun eksenine yakin agilarda
birtakim farkliliklar goriilmektedir. Bu ¢aligmada elde ettigimiz degerleri bir diger
calisma olan Taylor ve Rogers’ in sonuglari ile degerlendirdigimizde, iki galisma
arasinda mevcut bir farkliligin olmadig goriilmektedir. Sonuglar tiim mesafe ve agilar

i¢in ~%]1 uyum i¢indedir.
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Tablo 4.4. Nucletron, microSelectron-v2 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,#) degerleri.

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 125 | 150 | 200 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 0.619 | 0.771 | 0.693 | 0.667 | 0.652 | 0.639 | 0.636 | 0.630 | 0.630 | 0.631 | 0.638 | 0.660 | 0.680 | 0.700 | 0.719 | 0.752 | 0.777 | 0.820 | 0.838 | 0.849
1 - 0.771 | 0.693 | 0.667 | 0.652 | 0.640 | 0.637 | 0.631 | 0.633 | 0.634 | 0.641 | 0.662 | 0.684 | 0.704 | 0.723 | 0.754 | 0.780 | 0.822 | 0.842 | 0.850
2 - 0.770 | 0.693 | 0.667 | 0.653 | 0.640 | 0.637 | 0.633 | 0.636 | 0.638 | 0.648 | 0.670 | 0.692 | 0.711 | 0.730 | 0.760 | 0.787 | 0.826 | 0.846 | 0.853
3 - 0.770 | 0.693 | 0.668 | 0.654 | 0.643 | 0.641 | 0.640 | 0.644 | 0.648 | 0.658 | 0.681 | 0.701 | 0.719 | 0.737 | 0.767 | 0.792 | 0.830 | 0.848 | 0.855
4 - 0.770 | 0.693 | 0.670 | 0.659 | 0.653 | 0.651 | 0.651 | 0.655 | 0.659 | 0.669 | 0.691 | 0.711 | 0.730 | 0.745 | 0.774 | 0.798 | 0.835 | 0.852 | 0.859
5 - 0.770 | 0.696 | 0.677 | 0.669 | 0.663 | 0.662 | 0.663 | 0.667 | 0.671 | 0.681 | 0.702 | 0.721 | 0.739 | 0.754 | 0.781 | 0.803 | 0.840 | 0.856 | 0.863
6 - 0.771 | 0.702 | 0.686 | 0.679 | 0.675 | 0.674 | 0.675 | 0.679 | 0.683 | 0.693 | 0.713 | 0.732 | 0.749 | 0.763 | 0.789 | 0.809 | 0.844 | 0.860 | 0.867
7 - 0.771 | 0.711 | 0.698 | 0.691 | 0.688 | 0.687 | 0.688 | 0.692 | 0.696 | 0.705 | 0.725 | 0.742 | 0.759 | 0.772 | 0.796 | 0.816 | 0.849 | 0.865 | 0.870
8 - 0.776 | 0.722 | 0.709 | 0.704 | 0.701 | 0.700 | 0.702 | 0.705 | 0.709 | 0.718 | 0.736 | 0.753 | 0.769 | 0.781 | 0.805 | 0.823 | 0.854 | 0.868 | 0.874
9 - 0.781 | 0.733 | 0.722 | 0.717 | 0.715 | 0.714 | 0.715 | 0.718 | 0.722 | 0.731 | 0.748 | 0.764 | 0.778 | 0.791 | 0.813 | 0.831 | 0.859 | 0.872 | 0.879
10 - 0.790 | 0.744 | 0.734 | 0.730 | 0.728 | 0.727 | 0.728 | 0.732 | 0.735 | 0.744 | 0.760 | 0.775 | 0.788 | 0.800 | 0.821 | 0.838 | 0.864 | 0.877 | 0.882
12 - 0.809 | 0.769 | 0.760 | 0.756 | 0.755 | 0.754 | 0.756 | 0.757 | 0.761 | 0.768 | 0.783 | 0.795 | 0.807 | 0.818 | 0.836 | 0.851 | 0.874 | 0.886 | 0.891
15 0.908 | 0.840 | 0.803 | 0.795 | 0.792 | 0.790 | 0.789 | 0.790 | 0.793 | 0.796 | 0.802 | 0.814 | 0.824 | 0.834 | 0.842 | 0.856 | 0.869 | 0.888 | 0.899 | 0.902

20 0.933 | 0.882 | 0.850 | 0.844 | 0.841 | 0.840 | 0.839 | 0.840 | 0.841 | 0.842 | 0.847 | 0.856 | 0.863 | 0.869 | 0.876 | 0.886 | 0.895 | 0.909 | 0.917 | 0.919
25 0.948 | 0.912 | 0.885 | 0.880 | 0.878 | 0.877 | 0.876 | 0.877 | 0.877 | 0.878 | 0.882 | 0.888 | 0.893 | 0.897 | 0.902 | 0.910 | 0.917 | 0.926 | 0.932 | 0.933
30 0.959 | 0.933 | 0.912 | 0.908 | 0.906 | 0.905 | 0.904 | 0.904 | 0.905 | 0.906 | 0.908 | 0.914 | 0.917 | 0.921 | 0.923 | 0.929 | 0.935 | 0.940 | 0.946 | 0.946
35 0.968 | 0.949 | 0.932 | 0.929 | 0.927 | 0.927 | 0.926 | 0.927 | 0.927 | 0.928 | 0.929 | 0.933 | 0.936 | 0.938 | 0.940 | 0.944 | 0.948 | 0.952 | 0.956 | 0.956
40 0.975 | 0.961 | 0.948 | 0.946 | 0.944 | 0.944 | 0.944 | 0.944 | 0.944 | 0.944 | 0.945 | 0.948 | 0.950 | 0.952 | 0.954 | 0.956 | 0.959 | 0.962 | 0.966 | 0.966
45 0.980 | 0.970 | 0.960 | 0.958 | 0.958 | 0.957 | 0.956 | 0.957 | 0.958 | 0.958 | 0.959 | 0.961 | 0.962 | 0.964 | 0.964 | 0.966 | 0.969 | 0.971 | 0.973 | 0.973
50 0.985 | 0.978 | 0.970 | 0.969 | 0.969 | 0.968 | 0.967 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.971 | 0.971 | 0.971 | 0.973 | 0.975 | 0.977 | 0.977 | 0.979 | 0.980
55 0.989 | 0.983 | 0.978 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.981 | 0.983 | 0.984 | 0.983 | 0.985 | 0.985
60 0.992 | 0.988 | 0.984 | 0.983 | 0.983 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.987 | 0.989 | 0.987 | 0.990 | 0.989
65 0.995 | 0.992 | 0.989 | 0.988 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.991 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.993 | 0.991 | 0.994 | 0.993
70 0.997 | 0.995 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.997 | 0.996
75 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.996 | 0.998 | 0.997
80 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.997 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.001 | 0.999 | 1.001 | 0.999
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.001 | 0.999 | 1.001 | 1.001
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Tablo 4.4. Nucletron, microSelectron-v2 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,#) degerleri (Devami).

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 150 | 2.00 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 800 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 1.001 | 1.000
105 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.998
110 | 0.997 | 0.995 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.992 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.996 | 0.995
115 | 0.995 | 0.992 | 0.989 | 0.988 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.991 | 0.993 | 0.993
120 | 0.992 | 0.989 | 0.985 | 0.984 | 0.983 | 0.984 | 0.983 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.985 | 0.985 | 0.984 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.989 | 0.988 | 0.989 | 0.988
125 | 0.989 | 0.984 | 0.978 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.979 | 0.980 | 0.980 | 0.980 | 0.981 | 0.983 | 0.982 | 0.984 | 0.983
130 | 0.985 | 0.978 | 0.970 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.968 | 0.968 | 0.968 | 0.968 | 0.969 | 0.970 | 0.970 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.976 | 0.976 | 0.978 | 0.978
135 | 0.981 | 0.970 | 0.961 | 0.958 | 0.958 | 0.957 | 0.956 | 0.957 | 0.957 | 0.958 | 0.959 | 0.960 | 0.961 | 0.962 | 0.963 | 0.965 | 0.968 | 0.968 | 0.972 | 0.971
140 | 0.975 | 0.961 | 0.948 | 0.945 | 0.944 | 0.943 | 0.942 | 0.943 | 0.944 | 0.944 | 0.945 | 0.947 | 0.948 | 0.950 | 0.952 | 0.956 | 0.959 | 0.960 | 0.964 | 0.963
145 | 0.968 | 0.949 | 0.932 | 0.928 | 0.926 | 0.926 | 0.925 | 0.925 | 0.926 | 0.926 | 0.927 | 0.931 | 0.933 | 0.936 | 0.938 | 0.942 | 0.947 | 0.950 | 0.954 | 0.953
150 | 0.960 | 0.934 | 0.911 | 0.906 | 0.904 | 0.903 | 0.902 | 0.903 | 0.903 | 0.904 | 0.906 | 0.910 | 0.914 | 0.917 | 0.921 | 0.927 | 0.931 | 0.938 | 0.943 | 0.944
155 | 0.949 | 0.912 | 0.883 | 0.877 | 0.875 | 0.873 | 0.872 | 0.872 | 0.873 | 0.874 | 0.877 | 0.883 | 0.888 | 0.893 | 0.898 | 0.906 | 0.913 | 0.923 | 0.928 | 0.929
160 | 0.933 | 0.880 | 0.845 | 0.838 | 0.835 | 0.834 | 0.832 | 0.833 | 0.834 | 0.836 | 0.841 | 0.850 | 0.858 | 0.865 | 0.870 | 0.882 | 0.891 | 0.905 | 0.913 | 0.916
165 | 0.906 | 0.834 | 0.793 | 0.785 | 0.782 | 0.780 | 0.779 | 0.781 | 0.782 | 0.785 | 0.791 | 0.804 | 0.815 | 0.825 | 0.834 | 0.849 | 0.863 | 0.883 | 0.892 | 0.897
168 - 0.797 | 0.754 | 0.745 | 0.741 | 0.739 | 0.738 | 0.740 | 0.743 | 0.746 | 0.754 | 0.769 | 0.783 | 0.795 | 0.807 | 0.825 | 0.841 | 0.866 | 0.878 | 0.883
170 - - 0.725 | 0.714 | 0.710 | 0.708 | 0.707 | 0.709 | 0.712 | 0.716 | 0.725 | 0.743 | 0.759 | 0.774 | 0.786 | 0.808 | 0.827 | 0.854 | 0.868 | 0.873
171 - - 0.711 | 0.699 | 0.694 | 0.691 | 0.690 | 0.692 | 0.696 | 0.700 | 0.710 | 0.729 | 0.747 | 0.762 | 0.775 | 0.798 | 0.817 | 0.849 | 0.863 | 0.869
172 - - 0.696 | 0.683 | 0.676 | 0.674 | 0.673 | 0.675 | 0.679 | 0.684 | 0.695 | 0.715 | 0.734 | 0.750 | 0.763 | 0.789 | 0.810 | 0.843 | 0.858 | 0.865
173 - - 0.682 | 0.666 | 0.659 | 0.655 | 0.655 | 0.657 | 0.662 | 0.667 | 0.679 | 0.700 | 0.719 | 0.736 | 0.752 | 0.780 | 0.802 | 0.837 | 0.851 | 0.859
174 - - - 0.648 | 0.641 | 0.637 | 0.637 | 0.639 | 0.645 | 0.650 | 0.662 | 0.685 | 0.706 | 0.725 | 0.742 | 0.770 | 0.793 | 0.831 | 0.847 | 0.855
175 - - - 0.629 | 0.622 | 0.619 | 0.618 | 0.621 | 0.627 | 0.633 | 0.646 | 0.670 | 0.692 | 0.712 | 0.730 | 0.760 | 0.785 | 0.824 | 0.843 | 0.851
176 - - - 0.616 | 0.605 | 0.602 | 0.602 | 0.604 | 0.612 | 0.617 | 0.630 | 0.655 | 0.679 | 0.701 | 0.719 | 0.750 | 0.776 | 0.819 | 0.838 | 0.846
177 - - - 0.611 | 0.598 | 0.589 | 0.588 | 0.590 | 0.598 | 0.603 | 0.615 | 0.642 | 0.667 | 0.689 | 0.709 | 0.742 | 0.769 | 0.814 | 0.833 | 0.842
178 - - - 0.611 | 0.597 | 0.586 | 0.583 | 0.580 | 0.587 | 0.590 | 0.603 | 0.630 | 0.656 | 0.678 | 0.698 | 0.733 | 0.761 | 0.808 | 0.829 | 0.839
179 - - - 0.612 | 0.597 | 0.585 | 0.583 | 0.579 | 0.583 | 0.586 | 0.595 | 0.620 | 0.645 | 0.669 | 0.690 | 0.727 | 0.756 | 0.804 | 0.825 | 0.835
180 - - - 0.612 | 0.597 | 0.586 | 0.583 | 0.578 | 0.579 | 0.582 | 0.592 | 0.617 | 0.642 | 0.664 | 0.686 | 0.722 | 0.751 | 0.802 | 0.823 | 0.832




4.1.3. Varian Medical Systems, VariSource VS2000 HDR Kaynag

Sekil 4.20. VS2000 HDR kaynak modelinin EGS-mg veri tabaninda bulunan 3-
boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisii.
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karsilastirtlmast.

Sekil 4.21. VS2000 HDR kaynak modeli i¢in 0.2 - 20 cm araliginda hesaplanan g(r)
degerleri ve literatiirdeki ayni1 kaynak modeli i¢in elde edilmis g(r) degerleriyle

Bu ¢alismada, VS2000 HDR kaynagi i¢in 0.05 —20 ¢m mesafe araliginda
elde edilen radyal doz fonksiyonu degerleri ve onlarin istatistiksel belirsizlikleri, Tablo

4.5’ de listelenmistir. Radyal doz fonksiyonu degerleri, kaynak merkezinden 20 cm’ e

kadar olan tiim noktalarda, ~ %0.1 civarindaki istatistik hata degerlerine sahiptir. Sekil
421, VS2000 HDR kaynagmma ait bu calismada

hesaplanan radyal doz
fonksiyonlarinin, Angelopoulos ve ark.” nin [20] 30 cm c¢aph kiiresel bir fantom

kullanarak elde ettikleri g(r)degerleri ve ayni zamanda Taylor ve Rogers’ in [24]
smirsiz  bir kiibik fantom kullanarak elde ettikleri

g(r) degerleriyle bir
karsilastirmasini  sunmaktadir. VariSource HDR kaynagi icin, bu c¢alisma ile

Angelopoulos ve ark.” nin, 0.1<r <2cm araliginda elde edilmis olan g(r) degerleri
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arasindaki en biiyiik farklilik ~%0.5 iken, Sekil 4.21, r > 2 cm’ lik radyal mesafeler
icin, bu caligmada hesaplanan g(r) degerlerinin Angelopoulos ve ark.” nm
degerlerinden 6nemli dlgiide daha biiyiik oldugunu gostermektedir. Angelopoulos ve
ark.” nin sudaki doz hesab1 ¢aligsmalarinda tam sagilma kosullarini saglamayan bir
fantom kullanmalarindan dolayi, r > 2 cm i¢in bu iki ¢aligma arasinda gézlemlenen en
biiyiik farklilik ~%31 kadardir. Kaynaga yakin radyal mesafelerde fantom boyut etkisi
ortadan kalktig1 i¢in, Sekil 4.21° de bu uyum kolaylikla goriilebilmektedir.

73



Tablo 4.5. VS2000 HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan
radyal doz fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) ¢izgi kaynak yaklasimina gore ve

gp(r) nokta kaynak yaklasimma gore elde edilen radyal doz degerlerini

gostermektedir.
r(cm) gu(n) ge(r) Hata(%)
0.05 0.853 0.239 0.001
0.06 0.880 0.288 0.001
0.07 0.902 0.335 0.001
0.08 0.919 0.379 0.001
0.09 0.933 0.420 0.001
0.10 0.944 0.459 0.001
0.15 0.974 0.615 0.001
0.20 0.987 0.722 0.001
0.25 0.992 0.795 0.001
0.30 0.995 0.846 0.001
0.40 0.996 0.909 0.001
0.50 0.997 0.943 0.001
0.60 0.998 0.965 0.001
0.70 0.999 0.979 0.001
0.75 0.999 0.984 0.001
0.80 1.000 0.989 0.001
0.85 1.000 0.993 0.001
0.90 1.000 0.995 0.001
0.95 1.001 0.999 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.001 1.004 0.001
1.20 1.002 1.008 0.001
1.25 1.002 1.009 0.001
1.50 1.004 1.015 0.001
2.00 1.007 1.022 0.001
2.50 1.010 1.027 0.001
3.00 1.010 1.028 0.001
3.50 1.011 1.030 0.001
4.00 1.011 1.030 0.001
4.50 1.010 1.029 0.001
5.00 1.009 1.029 0.001
6.00 1.001 1.021 0.001
7.00 0.992 1.012 0.001
8.00 0.980 1.000 0.001
9.00 0.964 0.984 0.001
10.00 0.947 0.966 0.001
12.00 0.905 0.923 0.001
14.00 0.856 0.874 0.001
15.00 0.830 0.847 0.001
16.00 0.804 0.820 0.001
18.00 0.748 0.764 0.001
20.00 0.690 0.704 0.001
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Sekil 4.22. VVS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.25 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde onceki

caligmalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.23. VS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.5 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastiriimasi.

75



e—eo Bu calisma
o+—¢ CLRP
— o Angelopoulos ve ark.

o
x
T I I T[T T[T I [T [ IO T[T T[T T [ TP T[T TTT

o
in
I»

20 40 60 80 100 120 140 160 180
0/ derece

Sekil 4.24. VVS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 1.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

calismalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.25. VS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 3.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

calismalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.26. VS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 5.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.27. VS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu calismada kaynak
merkezinden 10.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde onceki

caligmalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.28. VS2000, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 15.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde onceki

caligmalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.

VS2000 HDR kaynag: i¢in hesaplanmus olan anizotropi verileri, radyal mesafe
ve kutup agisinin bir fonksiyonu olarak, Tablo 4.6 da gosterilmistir. Anizotropi
fonksiyon verileri, kaynak merkezinden olan tiim mesafelerde, ~% 0.1’ lik istatistiksel
hata degerlerine sahiptir. Bu ¢alismada hesaplanan F(r, ) degerlerinin, temsili radyal
mesafeler icin agiya karst grafiksel gosterimi, diger ¢alismalarin sonuglariyla birlikte

Sekil 4.22-28” de verilmistir. Angelopoulos ve ark. tarafindan hesaplanan F(r, )

degerleri ile bu ¢alismada hesapladigimiz F(r,#) degerleri arasinda, genel olarak tiim

radyal mesafeler igin (r = 0.25 cm hari¢) 30° < @ <150° ac1 araliginda ~% 1° lik uyum

gdzlemlenirken, € <30° ve @>150°i¢in bu uyum ~%2 olarak gériilmektedir. Bu
calismanin F(r,#) degerleri ile Taylor ve Rogers’ in sonuglari arasinda ~%1’ lik uyum
mevcuttur. r =0.25 cm’ lik radyal mesafe igin bu ¢alismada elde edilen anizotropi
degerlerinde, VS2000 kaynak geometrisinde tanimlanmis olan iki aktif ¢ekirdekten
dolayi, kaynak merkezi dik ekseni yakinlarinda bir azalma gozlenmektedir. Kaynak
kapsiiline ¢ok yakin olan bu mesafede yiiksek doz gradiyentlerinin olusmasi
nedeniyle, Angelopoulos ve ark.’ nin sonuglari ile bu ¢alismada elde ettigimiz sonuglar
arasinda ortaya ¢ikan farkliliklar kolaylikla goriilebilmektedir. Sekil 4.28 de, r =15

cm’ lik radyal mesafe i¢in kaynak uzun eksenine yakin kutupsal aci degerlerinde,
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hesapladigimiz F(r,0) verileri ile Angelopoulos ve ark. tarafindan elde edilen

sonuglar arasinda ~%4 ile ~%10’ a varan farkliliklarin ortaya ¢iktig1 goriilmektedir.
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Tablo 4.6. VS2000 HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r, 8) degerleri.

r (cm)

O(deg) | 0.20 0.25 0.40 0.50 0.60 0.80 1.00 1.25 1.50 2.00 3.00 4.00 5.00 6.00 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 - = 0.595 | 0.566 | 0.547 | 0.529 | 0.525 | 0.523 | 0.526 | 0.537 | 0.568 | 0.599 | 0.627 | 0.653 | 0.697 | 0.733 | 0.797 | 0.818 | 0.832
1 - - 0.596 | 0.567 | 0.548 | 0.532 | 0.527 | 0.539 | 0.542 | 0.552 | 0.582 | 0.614 | 0.642 | 0.664 | 0.707 | 0.742 | 0.802 | 0.824 | 0.838
2 - - 0.602 | 0574 | 0.557 | 0.549 | 0.550 | 0.556 | 0.559 | 0.574 | 0.606 | 0.635 | 0.661 | 0.684 | 0.724 | 0.756 | 0.812 | 0.832 | 0.845
3 - - 0.613 | 0594 | 0.583 | 0.577 | 0.579 | 0.583 | 0.589 | 0.602 | 0.632 | 0.659 | 0.684 | 0.705 | 0.741 | 0.771 | 0.823 | 0.841 | 0.853
4 - - 0.637 | 0.621 | 0.613 | 0.609 | 0.613 | 0.614 | 0.619 | 0.633 | 0.661 | 0.686 | 0.708 | 0.726 | 0.760 | 0.786 | 0.833 | 0.850 | 0.862
5 - - 0.665 | 0.652 | 0.646 | 0.643 | 0.647 | 0.644 | 0.650 | 0.663 | 0.689 | 0.712 | 0.731 | 0.748 | 0.778 | 0.802 | 0.845 | 0.859 | 0.869
6 - - 0.693 | 0.683 | 0.677 | 0.675 | 0.678 | 0.674 | 0.680 | 0.692 | 0.715 | 0.736 | 0.753 | 0.768 | 0.795 | 0.816 | 0.854 | 0.868 | 0.877
7 - 0.038 | 0.721 | 0.711 | 0.705 | 0.703 | 0.706 | 0.702 | 0.706 | 0.717 | 0.738 | 0.756 | 0.772 | 0.786 | 0.810 | 0.829 | 0.864 | 0.877 | 0.885
8 - 0.391 | 0.746 | 0.737 | 0.731 | 0.729 | 0.731 | 0.726 | 0.731 | 0.740 | 0.759 | 0.775 | 0.788 | 0.802 | 0.823 | 0.841 | 0.872 | 0.883 | 0.892
9 0.131 | 0.745 | 0.768 | 0.759 | 0.754 | 0.751 | 0.753 | 0.749 | 0.752 | 0.761 | 0.778 | 0.792 | 0.805 | 0.817 | 0.835 | 0.852 | 0.880 | 0.889 | 0.896
10 0.482 | 0.831 | 0.787 | 0.779 | 0.773 | 0.770 | 0.772 | 0.768 | 0.772 | 0.779 | 0.794 | 0.808 | 0.818 | 0.829 | 0.847 | 0.861 | 0.886 | 0.895 | 0.902
12 1.021 | 0.862 | 0.819 | 0.812 | 0.807 | 0.805 | 0.806 | 0.802 | 0.805 | 0.811 | 0.823 | 0.834 | 0.842 | 0.851 | 0.866 | 0.878 | 0.900 | 0.907 | 0.913
15 1.014 | 0.897 | 0.854 | 0.850 | 0.846 | 0.844 | 0.845 | 0.840 | 0.843 | 0.847 | 0.857 | 0.864 | 0.871 | 0.878 | 0.888 | 0.897 | 0.914 | 0.919 | 0.924

20 1.013 | 0.937 | 0.895 | 0.892 | 0.889 | 0.888 | 0.889 | 0.885 | 0.886 | 0.888 | 0.895 | 0.900 | 0.903 | 0.909 | 0.917 | 0.923 | 0.934 | 0.936 | 0.939
25 1.015 | 0.961 | 0.923 | 0.920 | 0.918 | 0.917 | 0.918 | 0.915 | 0.916 | 0.918 | 0.922 | 0.925 | 0.928 | 0.932 | 0.936 | 0.940 | 0.947 | 0.949 | 0.952
30 1.015 | 0.977 | 0.943 | 0.940 | 0.938 | 0.938 | 0.939 | 0.936 | 0.937 | 0.938 | 0.941 | 0.942 | 0.943 | 0.947 | 0.950 | 0.953 | 0.959 | 0.959 | 0.963
35 1.015 | 0.987 | 0.958 | 0.955 | 0.954 | 0.953 | 0.953 | 0.952 | 0.953 | 0.953 | 0.954 | 0.955 | 0.956 | 0.960 | 0.962 | 0.963 | 0.968 | 0.967 | 0.970
40 1.014 | 0.993 | 0.969 | 0.967 | 0.965 | 0.964 | 0.966 | 0.964 | 0.964 | 0.964 | 0.966 | 0.967 | 0.967 | 0.968 | 0.970 | 0.972 | 0.975 | 0.974 | 0.976
45 1.013 | 0.997 | 0.977 | 0.975 | 0973 | 0.974 | 0.974 | 0.973 | 0973 | 0.973 | 0.974 | 0.974 | 0.974 | 0.976 | 0.978 | 0.979 | 0.981 | 0.980 | 0.982
50 1.011 | 0.999 | 0.984 | 0.982 | 0.980 | 0.979 | 0.981 | 0.980 | 0.980 | 0.980 | 0.981 | 0.981 | 0.981 | 0.982 | 0.983 | 0.983 | 0.985 | 0.985 | 0.986
55 1.009 | 1.001 | 0.989 | 0.987 | 0.985 | 0.986 | 0.987 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.987 | 0.989 | 0.988 | 0.989
60 1.007 | 1.001 | 0.992 | 0.991 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.991 | 0.990 | 0.990 | 0.992 | 0.990 | 0.990 | 0.993 | 0.990 | 0.993
65 1.005 | 1.001 | 0.995 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.993 | 0.992 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.995 | 0.993 | 0.995
70 1.004 | 1.001 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.996 | 0.998 | 0.996 | 0.997
75 1.002 | 1.000 | 0.999 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.999
80 1.001 | 1.000 | 0.999 | 1.001 | 1.000 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 1.000 | 0.998 | 1.000
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 1.000
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.998 | 1.000
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Tablo 4.6. VS2000 HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,8) degerleri (Devam).

r (cm)

O(deg) | 0.20 0.25 0.40 0.50 0.60 0.80 1.00 1.25 1.50 2.00 3.00 4.00 5.00 6.00 8.00 10.0 | 15.00 | 18.00 |20.00
100 | 1.001 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.998 | 0.997 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 1.000 | 0.999 |1.000
105 | 1.001 | 1.001 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.997 |0.999
110 | 1.003 | 1.000 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.998 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.994 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.997 | 0.997 |0.998
115 | 1.004 | 1.001 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0993 | 0994 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.993 |0.995
120 | 1.006 | 1.000 | 0.992 | 0.992 | 0.990 | 0.990 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.992 | 0.991 | 0989 | 0991 | 0.991 | 0.992 | 0.993 | 0.992 |0.994
125 | 1.008 | 1.000 | 0.989 | 0.987 | 0.987 | 0.986 | 0.987 | 0.985 | 0.986 | 0.985 | 0.986 | 0.987 | 0.985 | 0.987 | 0.987 | 0.987 | 0.990 | 0.988 |0.988
130 | 1.010 | 0.999 | 0.984 | 0.982 | 0.981 | 0.981 | 0.982 | 0.980 | 0.980 | 0.980 | 0.981 | 0.982 | 0.981 | 0.982 | 0.982 | 0.983 | 0.986 | 0.985 |0.986
135 | 1.012 | 0997 | 0.978 | 0.976 | 0.973 | 0.974 | 0.975 | 0973 | 0973 | 0973 | 0.974 | 0.975 | 0974 | 0976 | 0977 | 0978 | 0.981 | 0.979 |0.982
140 | 1.013 | 0.992 | 0.969 | 0.967 | 0.966 | 0.965 | 0.967 | 0.964 | 0.964 | 0.965 | 0.966 | 0.966 | 0.966 | 0.969 | 0.970 | 0.971 | 0.974 | 0.972 |0.975
145 | 1.014 | 0.986 | 0.959 | 0.956 | 0.954 | 0.953 | 0.954 | 0.952 | 0.953 | 0.953 | 0.956 | 0.956 | 0.956 | 0.960 | 0.962 | 0.964 | 0.967 | 0.967 |0.970
150 | 1.014 | 0977 | 0.944 | 0.941 | 0.939 | 0.938 | 0.939 | 0.937 | 0.937 | 0.938 | 0.940 | 0.942 | 0.944 | 0.948 | 0.949 | 0.952 | 0.958 | 0.959 |0.961
155 | 1.014 | 0962 | 0.924 | 0.921 | 0.919 | 0.918 | 0.919 | 0.915 | 0.916 | 0.917 | 0.921 | 0.925 | 0.927 | 0.931 | 0.935 | 0.940 | 0.948 | 0.949 |0.952
160 | 1.014 | 0.938 | 0.896 | 0.894 | 0.890 | 0.889 | 0.891 | 0.886 | 0.887 | 0.889 | 0.896 | 0.901 | 0.904 | 0.910 | 0.916 | 0.922 | 0.933 | 0.936 |0.940
165 | 1.017 | 0.899 | 0.856 | 0.852 | 0.847 | 0.845 | 0.846 | 0.840 | 0.842 | 0.846 | 0.856 | 0.864 | 0.870 | 0.877 | 0.887 | 0.896 | 0.914 | 0.919 |0.923
168 | 1.026 | 0.864 | 0.820 | 0.814 | 0.809 | 0.806 | 0.807 | 0.801 | 0.804 | 0.809 | 0.821 | 0.832 | 0.841 | 0.850 | 0.865 | 0.877 | 0.898 | 0.905 |0.911
170 | 0.485 | 0.834 | 0.790 | 0.781 | 0.775 | 0.772 | 0.772 | 0.766 | 0.770 | 0.777 | 0.792 | 0.804 | 0.815 | 0.827 | 0.845 | 0.860 | 0.886 | 0.893 |0.900
171 | 0.132 | 0.747 | 0.770 | 0.761 | 0.754 | 0.751 | 0.752 | 0.746 | 0.749 | 0.757 | 0.774 | 0.788 | 0.800 | 0.813 | 0.833 | 0.849 | 0.878 | 0.887 |0.894
172 - 0.392 | 0.748 | 0.738 | 0.731 | 0.727 | 0.728 | 0.720 | 0.726 | 0.734 | 0.753 | 0.770 | 0.784 | 0.797 | 0.820 | 0.838 | 0.869 | 0.881 |0.889
173 - 0.038 | 0.724 | 0.712 | 0.704 | 0.699 | 0.701 | 0.694 | 0.698 | 0.709 | 0.730 | 0.748 | 0.765 | 0.780 | 0.804 | 0.825 | 0.860 | 0.873 |0.881
174 - - 0.695 | 0.680 | 0.672 | 0.667 | 0.668 | 0.659 | 0.667 | 0.679 | 0.703 | 0.723 | 0.741 | 0.760 | 0.788 | 0.810 | 0.849 | 0.863 |0.873
175 - - 0.334 | 0.642 | 0.634 | 0.629 | 0.630 | 0.623 | 0.628 | 0.643 | 0.670 | 0.695 | 0.715 | 0.736 | 0.767 | 0.792 | 0.837 | 0.853 |0.863
176 - - - 0.305 | 0.587 | 0.582 | 0.585 | 0.575 | 0.586 | 0.601 | 0.633 | 0.661 | 0.685 | 0.706 | 0.742 | 0.772 | 0.822 | 0.841 |0.851
177 - - - - 0.081 | 0.525 | 0.529 | 0.519 | 0.526 | 0.550 | 0.586 | 0.618 | 0.645 | 0.672 | 0.714 | 0.747 | 0.805 | 0.826 |0.839
178 - - - - - - 0.234 | 0.467 | 0.461 | 0.473 | 0522 | 0560 | 0.594 | 0.625 | 0.675 | 0.714 | 0.781 | 0.808 |0.823
179 - - - - - - - - - 0.401 | 0.417 | 0.462 | 0.508 | 0.549 | 0.608 | 0.660 | 0.744 | 0.777 |0.795
180 - - - - - - - - - - - 0.369 | 0.422 | 0.473 | 0.546 | 0.605 | 0.707 | 0.745 |0.767




4.1.4. Varian Medical Systems, GammaMed 12i HDR Kaynag

[

Sekil 4.29. GammaMed 12i, HDR brakiterapi kaynak modelinin EGS-mg veri
tabaninda bulunan 3-boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisti.
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Sekil 4.30. GammaMed 12i, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in 0.2 — 20 cm
araliginda hesaplanan g(r) degerleri ve literatiirdeki ayni kaynak modeli i¢in elde
edilmis g(r) degerleriyle karsilastirilmasi.

Cesitli radyal mesafelerde, GammaMed 12i kaynagi i¢in elde ettigimiz radyal
doz fonksiyonu degerleri ile bu degerlerin hesaplandigi kaynak merkezi dik ekseni
tizerindeki doz hiz degerlerine ait istatistiksel hata degerleri Tablo 4.7’ de sunulmustur.
Tablo 4.7 incelendiginde, hesaplanan g(r) degerlerinin biitiin radyal mesafelerde
~%0.1" lik istatistiksel hata degeri i¢inde oldugu goriilmektedir. GammaMed 12i
kaynagi igin, sinirsiz kiibik bir fantom kullanarak hesapladigimiz radyal doz
fonksiyonu degerleri, Sekil 4.30” da gdsterilmistir. Sekil 4.30° da ayrica, Ballester ve
ark.” nin [21] simiilasyon c¢alismalarinda farkli bir geometrik fantom kullanarak

hesaplamis olduklar1 g(r)degerleri ve Taylor ve Rogers [24] tarafindan elde edilmis
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g(r) degerleri karsilagtirma amagli gosterilmektedir. Ballester ve ark.” nin simiilasyon

calismalarinda kullanmis olduklar1 fantom boyutu, bu ¢alismada kullanilan fantom
boyutundan farkli olmasina ragmen, her iki fantomda tam sagilma kosullarini yerine
getirmektedir. Bu durum, Sekil 4.30 incelendiginde, kaynaktan uzak 2 <r <10 cm
araligindaki radyal mesafelerde, sonuclar arasindaki farkin %1.0’ in altinda oldugu
kolaylikla goriilebilmektedir. Taylor ve Rogers’ in MC calismalarinda kullandiklar
fantom boyutu, bu c¢alismada kullandigimiz fantomla ayni boyut ve geometrik
Ozelliklere sahip olmasina ragmen, kaynak merkezinden r <2 cm’ lik radyal

mesafelerde elde etmis olduklari g(r) degerlerinde dalgalanmalarin olustugu

goriilmektedir. r <2 cm’ lik radyal mesafelerde, Ballester ve ark. ile bu tez

caligmasinda hesaplanan degerler birbiriyle uyum i¢indedir.
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Tablo 4.7. GammaMed 12i HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu calismada
hesaplanan radyal doz fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) cizgi kaynak
yaklagimina gore ve ¢, (r)nokta kaynak yaklasimina gore elde edilen radyal doz
degerlerini géstermektedir.

r(cm) gc(n) ge(r) Hata(%)
0.25 0.992 0.875 0.001
0.30 0.994 0.909 0.001
0.40 0.995 0.947 0.001
0.50 0.996 0.968 0.001
0.60 0.997 0.980 0.001
0.70 0.997 0.987 0.001
0.75 0.998 0.990 0.001
0.80 0.999 0.993 0.001
0.85 0.999 0.995 0.001
0.90 0.999 0.997 0.001
0.95 1.000 0.999 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.001 1.002 0.001
1.20 1.001 1.004 0.001
1.25 1.001 1.005 0.001
1.50 1.003 1.009 0.001
2.00 1.005 1.013 0.001
2.50 1.007 1.015 0.001
3.00 1.008 1.017 0.001
3.50 1.009 1.018 0.001
4.00 1.008 1.017 0.001
4.50 1.005 1.015 0.001
5.00 1.004 1.014 0.001
6.00 0.996 1.006 0.001
7.00 0.988 0.997 0.001
8.00 0.974 0.984 0.001
9.00 0.960 0.970 0.001
10.00 0.942 0.952 0.001
12.00 0.899 0.908 0.001
14.00 0.851 0.860 0.001
15.00 0.825 0.833 0.001
16.00 0.798 0.806 0.001
18.00 0.743 0.750 0.001
20.00 0.686 0.693 0.001

84



1.05

— 0.95
L]
=
L1
']
=3
= 009
&—=o Bu calisma
0.85 @— 0 Ballester ve ark.

0 80 20 40 60 80 100 120 140 160 180

0/ derece

Sekil 4.31. GammaMed 12i, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.2 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde 6nceki

calismalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.32. GammaMed 12i, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.25 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde onceki

calismalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.33. GammaMed 12i, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.4 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde 6nceki

calismalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.34. GammaMed 12i, HDR brakiterapi kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.5 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarda ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.35. GammaMed 12i, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 1.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligsmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, #) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.36. GammaMed 12i, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 3.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.37. GammaMed 12i, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 5.0 cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde 6nceki

caligsmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, #) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.38. GammaMed 12i, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 10.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilagtiriimasi.
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Sekil 4.39. GammaMed 12i, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 15.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde onceki

caligsmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin karsilastirilmasi.

GammaMed 12i kaynag i¢in elde ettigimiz 2-boyutlu anizotropi fonksiyonu
degerleri, Tablo 4.8 de listelenmektedir. Hesapladigimiz F(r,8) degerlerine ait
istatistiksel hata degerleri yaklasik olarak %0.1 degerindedir. GammaMed 12i kaynagi
i¢in, 0.25 ile 15 cm araligindaki 8 farkli radyal mesafe i¢in, bu ¢alismada ¢izilmis olan
F(r,0) degerleri, Ballester ve ark. ve Taylor ve Rogers tarafindan hesaplanmis
F(r,®) degerleri ile birlikte karsilastirmali olarak Sekil 4.31-39° da gdsterilmistir.
Calismamizda hesaplamis oldugumuz anizotropi verilerini, Ballester ve ark.” nin
hesaplama sonuglart ile degerlendirdigimizde, kaynak uzun eksenine yakin agilar
harig, r >1 cm’ lik radyal mesafelerde ~%2’ lik uyum g6zlemlenirken, 0°’ ye yakin
acilarda en biiyiik farkliligin ~%?2 ile ~%6 araliginda oldugu gériilmektedir. Ballester
ve ark. tarafindan yapilan simiilasyon c¢alismasinda, elektron tagima islemi dikkate
alindigindan dolay1, anizotropi fonksiyonunun biiytikliigiinii artiracak kaynaktan gelen
elektron doz katkilarinin ve de elektronik dengesizligin énemli oldugu r <0.25 cm’
lik mesafede, iki sonug arasindaki mevcut farklilik Sekil 4.31” de gosterilmistir. Taylor
ve Rogers’ m hesaplamis olduklar1 anizotropi fonksiyonu degerlerini bu ¢alismada
elde ettigimiz degerlerle karsilastirdigimizda ise, sonuglarin ~%1° lik yakin bir uyum

icinde oldugu goriilmektedir.
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Tablo 4.8. GammaMed 12i HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,&) degerleri.

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 150 | 2.00 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 800 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 - = 0.679 | 0.653 | 0.638 | 0.626 | 0.623 | 0.617 | 0.616 | 0.618 | 0.626 | 0.648 | 0.671 | 0.692 | 0.710 | 0.743 | 0.769 | 0.816 | 0.834 | 0.843
1 - - 0.678 | 0.653 | 0.638 | 0.625 | 0.623 | 0.617 | 0.620 | 0.622 | 0.630 | 0.652 | 0.675 | 0.696 | 0.716 | 0.749 | 0.773 | 0.820 | 0.836 | 0.847
2 - - 0.678 | 0.652 | 0.638 | 0.625 | 0.623 | 0.619 | 0.625 | 0.627 | 0.639 | 0.662 | 0.685 | 0.705 | 0.725 | 0.756 | 0.780 | 0.825 | 0.841 | 0.850
3 - - 0.678 | 0.652 | 0.639 | 0.631 | 0.629 | 0.630 | 0.635 | 0.639 | 0.650 | 0.674 | 0.696 | 0.716 | 0.734 | 0.763 | 0.785 | 0.829 | 0.844 | 0.853
4 - - 0.679 | 0.657 | 0.647 | 0.642 | 0.641 | 0.642 | 0.647 | 0.651 | 0.662 | 0.685 | 0.705 | 0.724 | 0.742 | 0.771 | 0.793 | 0.833 | 0.848 | 0.856
5 - - 0.684 | 0.666 | 0.659 | 0.654 | 0.653 | 0.654 | 0.659 | 0.663 | 0.674 | 0.696 | 0.715 | 0.733 | 0.750 | 0.777 | 0.798 | 0.837 | 0.852 | 0.860
6 - - 0.692 | 0.678 | 0.671 | 0.667 | 0.666 | 0.667 | 0.671 | 0.676 | 0.686 | 0.707 | 0.725 | 0.742 | 0.759 | 0.785 | 0.804 | 0.841 | 0.856 | 0.863
7 - - 0.703 | 0.689 | 0.683 | 0.679 | 0.679 | 0.680 | 0.684 | 0.688 | 0.698 | 0.717 | 0.735 | 0.751 | 0.767 | 0.792 | 0.811 | 0.847 | 0.860 | 0.867
8 - - 0.714 | 0.701 | 0.695 | 0.692 | 0.691 | 0.693 | 0.697 | 0.701 | 0.710 | 0.729 | 0.746 | 0.761 | 0.776 | 0.799 | 0.816 | 0.852 | 0.863 | 0.872
9 - - 0.725 | 0.713 | 0.708 | 0.705 | 0.705 | 0.706 | 0.710 | 0.714 | 0.723 | 0.741 | 0.758 | 0.772 | 0.786 | 0.808 | 0.825 | 0.857 | 0.869 | 0.875
10 - - 0.736 | 0.725 | 0.721 | 0.719 | 0.718 | 0.720 | 0.724 | 0.728 | 0.737 | 0.753 | 0.768 | 0.782 | 0.795 | 0.816 | 0.832 | 0.863 | 0.874 | 0.879
12 - - 0.761 | 0.752 | 0.748 | 0.746 | 0.746 | 0.747 | 0.751 | 0.754 | 0.762 | 0.777 | 0.790 | 0.802 | 0.814 | 0.833 | 0.845 | 0.873 | 0.881 | 0.888
15 - 0.845 | 0.798 | 0.790 | 0.786 | 0.784 | 0.784 | 0.785 | 0.788 | 0.791 | 0.797 | 0.809 | 0.820 | 0.830 | 0.839 | 0.854 | 0.865 | 0.888 | 0.895 | 0.900

20 | 0.937 | 0.889 | 0.850 | 0.842 | 0.839 | 0.837 | 0.837 | 0.837 | 0.838 | 0.840 | 0.845 | 0.853 | 0.861 | 0.868 | 0.874 | 0.885 | 0.892 | 0.909 | 0.914 | 0.918
25 | 0.951 | 0.919 | 0.888 | 0.881 | 0.878 | 0.876 | 0.876 | 0.875 | 0.876 | 0.878 | 0.881 | 0.887 | 0.893 | 0.898 | 0.902 | 0.910 | 0.915 | 0.927 | 0.930 | 0.933
30 | 0961 | 0.939 | 0.916 | 0.910 | 0.908 | 0.906 | 0.905 | 0.905 | 0.905 | 0.906 | 0.909 | 0.913 | 0.915 | 0.919 | 0.924 | 0.928 | 0.931 | 0.942 | 0.944 | 0.946
35 | 0970 | 0.953 | 0.936 | 0.932 | 0.930 | 0.928 | 0.928 | 0.928 | 0.928 | 0.929 | 0.930 | 0.933 | 0.936 | 0.938 | 0.940 | 0.945 | 0.946 | 0.953 | 0.955 | 0.956
40 | 0976 | 0.964 | 0.951 | 0.948 | 0.947 | 0.946 | 0.945 | 0.945 | 0.945 | 0.945 | 0.947 | 0.949 | 0.951 | 0.952 | 0.954 | 0.957 | 0.959 | 0.964 | 0.964 | 0.965
45 | 0982 | 0.972 | 0.963 | 0.961 | 0.960 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.960 | 0.961 | 0.963 | 0.964 | 0.965 | 0.967 | 0.968 | 0.972 | 0.972 | 0.973
50 | 0.986 | 0.979 | 0.972 | 0.971 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.973 | 0.974 | 0.975 | 0.975 | 0.979 | 0.979 | 0.979
55 | 0.990 | 0.985 | 0.979 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.977 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.979 | 0.980 | 0.980 | 0.981 | 0.982 | 0.983 | 0.982 | 0.985 | 0.983 | 0.985
60 | 0.993 | 0.990 | 0.985 | 0.985 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.987 | 0.988 | 0.987 | 0.990 | 0.989 | 0.989
65 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.990 | 0.990 | 0.992 | 0.992 | 0.990 | 0.993 | 0.992 | 0.992
70 | 0.997 | 0.996 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.993 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.997 | 0.995 | 0.996
75 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.999 | 0.998 | 0.997
80 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.997 | 1.000 | 0.998 | 0.999
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 0.999 | 1.001 | 0.999 | 1.000
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 1.001 | 0.998 | 1.001 | 0.999 | 0.999
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Tablo 4.8. GammaMed 12i HDR kaynak modeli igin bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r, ) degerleri (Devam).

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 0.60 | 0.75 | 080 | 1.00 | 1.25 | 150 | 2.00 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 800 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998
105 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.997
110 | 0.997 | 0.996 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.996 | 0.995 | 0.995
115 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.992 | 0.993 | 0.991 | 0.993 | 0.992 | 0.992
120 | 0.993 | 0.990 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.984 | 0.984 | 0.983 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.987 | 0.986 | 0.989 | 0.988 | 0.989
125 | 0.990 | 0.985 | 0.980 | 0.979 | 0.978 | 0.978 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.978 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.980 | 0.982 | 0.982 | 0.981 | 0.983 | 0.983 | 0.984
130 | 0.986 | 0.980 | 0.972 | 0.971 | 0.970 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.970 | 0.971 | 0.971 | 0.972 | 0.975 | 0.976 | 0.975 | 0.978 | 0.978 | 0.979
135 | 0.982 | 0.972 | 0.963 | 0.961 | 0.960 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.959 | 0.961 | 0.962 | 0.963 | 0.965 | 0.967 | 0.967 | 0.973 | 0.971 | 0.972
140 | 0.977 | 0.964 | 0.951 | 0.948 | 0.947 | 0.945 | 0.945 | 0.945 | 0.946 | 0.946 | 0.947 | 0.948 | 0.950 | 0.951 | 0.955 | 0.958 | 0.957 | 0.964 | 0.963 | 0.965
145 | 0.970 | 0.953 | 0.935 | 0.931 | 0.930 | 0.928 | 0.928 | 0.928 | 0.928 | 0.928 | 0.930 | 0.932 | 0.935 | 0.937 | 0.941 | 0.944 | 0.946 | 0.952 | 0.954 | 0.954
150 | 0.962 | 0.938 | 0.915 | 0.910 | 0.908 | 0.906 | 0.906 | 0.905 | 0.906 | 0.907 | 0.909 | 0.913 | 0.916 | 0.920 | 0.923 | 0.928 | 0.931 | 0.940 | 0.942 | 0.944
155 | 0.951 | 0.918 | 0.888 | 0.882 | 0.879 | 0.877 | 0.877 | 0.876 | 0.877 | 0.878 | 0.881 | 0.887 | 0.891 | 0.896 | 0.901 | 0.908 | 0.912 | 0.926 | 0.928 | 0.931
160 | 0.936 | 0.888 | 0.851 | 0.843 | 0.840 | 0.838 | 0.837 | 0.837 | 0.838 | 0.839 | 0.843 | 0.851 | 0.859 | 0.866 | 0.872 | 0.882 | 0.890 | 0.906 | 0.911 | 0.914
165 - 0.843 | 0.799 | 0.790 | 0.785 | 0.782 | 0.782 | 0.782 | 0.783 | 0.786 | 0.792 | 0.804 | 0.814 | 0.825 | 0.833 | 0.849 | 0.860 | 0.883 | 0.891 | 0.895
168 - - 0.757 | 0.747 | 0.742 | 0.738 | 0.738 | 0.738 | 0.740 | 0.744 | 0.751 | 0.766 | 0.780 | 0.791 | 0.803 | 0.823 | 0.838 | 0.865 | 0.874 | 0.881
170 - - 0.725 | 0.712 | 0.707 | 0.703 | 0.703 | 0.703 | 0.706 | 0.710 | 0.718 | 0.735 | 0.751 | 0.765 | 0.780 | 0.802 | 0.818 | 0.851 | 0.863 | 0.870
171 - - 0.707 | 0.693 | 0.687 | 0.684 | 0.683 | 0.683 | 0.687 | 0.690 | 0.700 | 0.719 | 0.735 | 0.752 | 0.767 | 0.791 | 0.809 | 0.844 | 0.857 | 0.864
172 - - 0.397 | 0.673 | 0.666 | 0.662 | 0.662 | 0.662 | 0.665 | 0.670 | 0.680 | 0.700 | 0.718 | 0.736 | 0.752 | 0.778 | 0.799 | 0.837 | 0.851 | 0.858
173 - - - 0.650 | 0.642 | 0.638 | 0.638 | 0.639 | 0.643 | 0.646 | 0.658 | 0.680 | 0.700 | 0.719 | 0.736 | 0.765 | 0.787 | 0.829 | 0.842 | 0.852
174 - - - - 0.616 | 0.612 | 0.611 | 0.612 | 0.613 | 0.621 | 0.633 | 0.657 | 0.680 | 0.700 | 0.719 | 0.750 | 0.774 | 0.819 | 0.835 | 0.844
175 - - - - - 0.579 | 0.579 | 0.580 | 0.583 | 0.587 | 0.603 | 0.631 | 0.655 | 0.677 | 0.698 | 0.734 | 0.759 | 0.808 | 0.826 | 0.836
176 - - - - - - 0.320 | 0.540 | 0.424 | 0.551 | 0.565 | 0.597 | 0.625 | 0.650 | 0.672 | 0.712 | 0.742 | 0.795 | 0.815 | 0.826
177 - - - - - - - - 0.176 | 0.310 | 0.516 | 0.552 | 0.584 | 0.613 | 0.638 | 0.684 | 0.718 | 0.779 | 0.801 | 0.814
178 - - - - - - - - - - 0.202 | 0.481 | 0.519 | 0.554 | 0.586 | 0.642 | 0.683 | 0.753 | 0.781 | 0.795
179 - - - - - - - - - - - - 0.184 | 0.350 | 0.490 | 0.566 | 0.620 | 0.711 | 0.747 | 0.766
180 - - - - - - - - - - - - - - - 0.505 | 0.568 | 0.676 | 0.717 | 0.740




4.1.5. Varian Medical Systems, GammaMed Plus HDR Kaynag

Sekil 4.40. GammaMed Plus, HDR kaynak modelinin EGS-mg veri tabaninda bulunan
3-boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisii.
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degerleriyle karsilastiriimasi.

Sekil 4.41. GammaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in 0.2 — 20 cm araliginda
hesaplanan g(r)degerleri ve literatiirdeki ayni kaynak modeli i¢in elde edilmis g(r)

GammaMed Plus HDR kaynagi i¢in, geometri fonksiyonunun hem nokta hem
de ¢izgi kaynak yaklasimi kullanilarak hesaplanan radyal doz fonksiyonu degerleri

Tablo 4.9’ da listelenmistir. Bu calismada hesaplanan g(r) degerleri, kaynak
merkezinden dik eksen ilizerindeki tiim radyal mesafelerde ~%0.1" lik istatistik hata
degerlerine sahiptir. GammaMed Plus kaynagi i¢in bu ¢alismada hesaplanan radyal
doz fonksiyon degerlerinin, tam sagilma kosullarini saglayan fantomlar kullanan
Taylor ve Rogers [24] ile Ballester ve ark.” nin [21] g(r)degerleri ile karsilagtirmali

sonuclar1 Sekil 4.41° de gosterilmistir. Sekil 4.41 incelendiginde, r < 2cm’ lik radyal
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mesafelerde, Taylor ve Rogers tarafindan hesaplanan g(r) degerlerinde

dalgalanmalarin olustugu goriilmektedir. Ayn1 mesafeler géz Oniine alindiginda,
hesaplama sonuglarimizin, Ballester ve ark.” nin hesaplamalariyla ¢ok 1yi bir uyum

icinde oldugu gozlenmektedir. Kaynaktan uzak radyal mesafelerde elde ettigimiz g(r)
degerleriyle, Taylor ve Rogers ve Ballester ve ark.” nin g(r) degerleri arasindaki farkin

yaklagik olarak %1.0° den kii¢iik oldugu agikca goriilmektedir.
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Tablo 4.9. GammaMed Plus kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan radyal doz
fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) ¢izgi kaynak yaklasimma gore ve g, (r)

nokta kaynak yaklasimina gore elde edilen radyal doz degerlerini gostermektedir.

r(cm) au(n ge(r) Hata(%)
0.05 1.008 0.376 0.001
0.06 0.995 0.427 0.001
0.07 0.990 0.476 0.001
0.08 0.987 0.521 0.001
0.09 0.987 0.562 0.001
0.10 0.987 0.599 0.001
0.15 0.989 0.739 0.001
0.20 0.992 0.823 0.001
0.25 0.993 0.875 0.001
0.30 0.994 0.909 0.001
0.40 0.995 0.948 0.001
0.50 0.996 0.968 0.001
0.60 0.997 0.979 0.001
0.70 0.998 0.988 0.001
0.75 0.998 0.991 0.001
0.80 0.999 0.993 0.001
0.85 0.999 0.995 0.001
0.90 0.999 0.997 0.001
0.95 1.000 0.999 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.000 1.002 0.001
1.20 1.001 1.004 0.001
1.25 1.001 1.005 0.001
1.50 1.003 1.008 0.001
2.00 1.005 1.012 0.001
2.50 1.006 1.015 0.001
3.00 1.007 1.016 0.001
3.50 1.007 1.016 0.001
4.00 1.007 1.016 0.001
450 1.006 1.016 0.001
5.00 1.004 1.014 0.001
6.00 0.997 1.007 0.001
7.00 0.987 0.997 0.001
8.00 0.974 0.984 0.001
9.00 0.959 0.969 0.001
10.00 0.941 0.950 0.001
12.00 0.900 0.909 0.001
14.00 0.852 0.860 0.001
15.00 0.825 0.834 0.001
16.00 0.798 0.806 0.001
18.00 0.742 0.750 0.001
20.00 0.685 0.692 0.001

94



== Bu calisma
o— o Ballester ve ark.

O'90 20 40 60 80 100 120 140 160 180

0/ derece

Sekil 4.42. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu calismada kaynak
merkezinden 0.2cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.43. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 0.4cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilagtirilmasi.

95



1E .
095 =
osf £

= N ]
= 0.85 .
3 B ]
=] B ]
T 08| -
0.75 :— o—a Bu calisma —:

- +—¢ CLRP .

of £
0.65 _:
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180

0 / derece

Sekil 4.44. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 0.5cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.45. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 0.6 cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.46. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 1.0 cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.47. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu calismada kaynak
merkezinden 3.0 cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.48. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 5.0 cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.49. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 10.0 cm mesafede hesaplanan F(r, ) degerleri ve literatiirde onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.50. GamaMed Plus, HDR kaynak modeli i¢in bu c¢alismada kaynak
merkezinden 15.0 cm mesafede hesaplanan F(r, ) degerleri ve literatiirde onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmasi.

Belirli radyal mesafeler ve agt degerlerinde elde ettigimiz anizotropi
fonksiyonu degerleri, GammaMed Plus HDR kaynagi i¢in Tablo 4.10° da verilmistir.
Tiim tablo degerleri i¢in hesaplanmis olan istatistiksel hata degerleri ~%0.1" dir.
GammaMed Plus kaynagi icin bu calismada elde edilen anizotropi fonksiyonu
degerleri, Ballester ve ark. ve Taylor ve Rogers’ in hesapladiklar1 F(r, ) degerleri ile
birlikte, r =0.2ile 15 cm araligindaki bazi radyal mesafeler igin, Sekil 4.42-50" de
sunulmaktadir. Mevcut ¢alismamizda hesapladigimiz F(r,8) degerlerinin, Ballester
ve ark.” nin MC hesaplamalari ile karsilastirilmasinda, (r =0.2 cm harig) tiim radyal
mesafeler ve acilar igin, yaklasik olarak %1’ lik genel bir uyum s6z konusudur.
Kaynagin kablo tarafina ¢ok yakin olan kutup agilarinda, r =5, 10 ve 15 cm’ lik radyal
mesafeler i¢in bu ¢alismada hesapladigimiz F(r,8) degerleri ile Ballester ve ark.” nin
sonuglar1 arasinda sirastyla, ~%7, ~%10 ve ~%3’ liik bir fark bulunmaktadir. Elde
ettigimiz F(r, 8) sonuglari i¢in ayni karsilagtirmay1 Taylor ve Rogers’ in sonuglari ile
yaptigimizda, tim radyal mesafe ve agilarda ~%1"’ lik uyum gozlemlenirken, belirli
radyal mesafelerin kaynak kablosuna yakin a¢1 degerlerinde, ~%5 ile ~%20 arasinda
bir fark bulunmaktadir. Bu farkliliklar, ¢ogunlukla iki ¢alisma arasindaki kaynak
geometrisindeki farkliliklardan kaynaklanmaktadir.
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Tablo 4.10. GammaMed Plus HDR kaynak modeli igin bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r, @) degerleri.

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 080 | 1.00 | 1.25 | 150 | 2.00 | 3.00 | 400 | 5.00 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 - 0.789 | 0.682 | 0.657 | 0.643 | 0.631 | 0.628 | 0.622 | 0.619 | 0.621 | 0.629 | 0.652 | 0.674 | 0.695 | 0.713 | 0.747 | 0.774 | 0.819 | 0.840 | 0.848
1 - 0.780 | 0.682 | 0.657 | 0.642 | 0.630 | 0.627 | 0.622 | 0.623 | 0.625 | 0.634 | 0.655 | 0.679 | 0.700 | 0.719 | 0.752 | 0.778 | 0.822 | 0.841 | 0.851
2 - 0.763 | 0.682 | 0.657 | 0.643 | 0.630 | 0.628 | 0.624 | 0.628 | 0.630 | 0.642 | 0.667 | 0.690 | 0.709 | 0.728 | 0.759 | 0.784 | 0.827 | 0.845 | 0.854
3 - 0.754 | 0.683 | 0.658 | 0.644 | 0.636 | 0.635 | 0.635 | 0.638 | 0.643 | 0.654 | 0.678 | 0.700 | 0.718 | 0.736 | 0.766 | 0.790 | 0.831 | 0.849 | 0.857
4 - 0.763 | 0.683 | 0.663 | 0.653 | 0.647 | 0.647 | 0.648 | 0.651 | 0.656 | 0.667 | 0.690 | 0.711 | 0.729 | 0.745 | 0.774 | 0.797 | 0.836 | 0.852 | 0.860
5 - 0.778 | 0.689 | 0.672 | 0.665 | 0.661 | 0.661 | 0.661 | 0.664 | 0.668 | 0.679 | 0.701 | 0.721 | 0.738 | 0.755 | 0.781 | 0.803 | 0.841 | 0.857 | 0.864
6 - 0.776 | 0.697 | 0.684 | 0.678 | 0.674 | 0.674 | 0.675 | 0.677 | 0.682 | 0.692 | 0.713 | 0.732 | 0.748 | 0.764 | 0.789 | 0.809 | 0.845 | 0.861 | 0.869
7 - 0.772 | 0.709 | 0.696 | 0.691 | 0.687 | 0.688 | 0.689 | 0.691 | 0.695 | 0.705 | 0.725 | 0.744 | 0.759 | 0.773 | 0.799 | 0.818 | 0.851 | 0.865 | 0.873
8 - 0.779 | 0.720 | 0.709 | 0.704 | 0.701 | 0.702 | 0.704 | 0.705 | 0.709 | 0.719 | 0.738 | 0.755 | 0.768 | 0.784 | 0.807 | 0.825 | 0.856 | 0.871 | 0.877
9 - - 0.733 | 0.723 | 0.718 | 0.716 | 0.716 | 0.718 | 0.719 | 0.723 | 0.733 | 0.750 | 0.766 | 0.780 | 0.793 | 0.815 | 0.832 | 0.862 | 0.875 | 0.881
10 - - 0.746 | 0.737 | 0.733 | 0.731 | 0.731 | 0.732 | 0.733 | 0.737 | 0.746 | 0.762 | 0.778 | 0.790 | 0.803 | 0.824 | 0.840 | 0.868 | 0.879 | 0.886
12 - 0.816 | 0.773 | 0.764 | 0.761 | 0.759 | 0.759 | 0.760 | 0.761 | 0.764 | 0.772 | 0.786 | 0.800 | 0.810 | 0.821 | 0.839 | 0.853 | 0.878 | 0.889 | 0.894
15 0.914 | 0.850 | 0.809 | 0.802 | 0.798 | 0.796 | 0.796 | 0.797 | 0.797 | 0.800 | 0.806 | 0.818 | 0.829 | 0.837 | 0.846 | 0.861 | 0.873 | 0.892 | 0.902 | 0.905

20 0.939 | 0.893 | 0.857 | 0.851 | 0.848 | 0.846 | 0.846 | 0.846 | 0.846 | 0.848 | 0.852 | 0.861 | 0.868 | 0.873 | 0.880 | 0.891 | 0.900 | 0.913 | 0.919 | 0.923
25 0.953 | 0.922 | 0.893 | 0.888 | 0.885 | 0.882 | 0.882 | 0.882 | 0.882 | 0.883 | 0.887 | 0.893 | 0.898 | 0.901 | 0.907 | 0.915 | 0.921 | 0.929 | 0.935 | 0.937
30 0.963 | 0.941 | 0.919 | 0.915 | 0.913 | 0.910 | 0.910 | 0.910 | 0.909 | 0.910 | 0.913 | 0.917 | 0.921 | 0.923 | 0.927 | 0.932 | 0.936 | 0.943 | 0.948 | 0.949
35 0.971 | 0.955 | 0.938 | 0.935 | 0.933 | 0.931 | 0.931 | 0.930 | 0.931 | 0.931 | 0.933 | 0.936 | 0.939 | 0.940 | 0.943 | 0.947 | 0.950 | 0.955 | 0.958 | 0.960
40 0.977 | 0.965 | 0.953 | 0.951 | 0.950 | 0.948 | 0.948 | 0.948 | 0.947 | 0.948 | 0.949 | 0.951 | 0.953 | 0.953 | 0.956 | 0.959 | 0.962 | 0.964 | 0.967 | 0.969
45 0.982 | 0.973 | 0.965 | 0.963 | 0.962 | 0.961 | 0.961 | 0.961 | 0.960 | 0.961 | 0.962 | 0.964 | 0.965 | 0.965 | 0.966 | 0.969 | 0.971 | 0.973 | 0.974 | 0.975
50 0.986 | 0.980 | 0.973 | 0.972 | 0.972 | 0.971 | 0.971 | 0.971 | 0.970 | 0.971 | 0.971 | 0.972 | 0.974 | 0.973 | 0.976 | 0.977 | 0.977 | 0.979 | 0.980 | 0.982
55 0.990 | 0.986 | 0.981 | 0.980 | 0.979 | 0.979 | 0.978 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.981 | 0.982 | 0.981 | 0.982 | 0.983 | 0.983 | 0.985 | 0.985 | 0.988
60 0.993 | 0.990 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.987 | 0.988 | 0.986 | 0.987 | 0.988 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.992
65 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.991 | 0.992 | 0.990 | 0.992 | 0.992 | 0.993 | 0.992 | 0.993 | 0.994
70 0.997 | 0.996 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997
75 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.999
80 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.001
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.001 | 1.001
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.002 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.002
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Tablo 4.10. GammaMed Plus HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,#) degerleri (Devam).

r (cm)

O(deg) | 0.20 0.25 0.40 0.50 0.60 0.75 0.80 1.00 1.25 1.50 2.00 3.00 4.00 5.00 6.00 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000
105 | 0.998 | 0.998 | 0.996 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.996 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998
110 | 0.997 | 0.996 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.996
115 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.991 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.992 | 0.994 | 0.994
120 | 0.993 | 0.990 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.985 | 0.984 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.988 | 0.988 | 0.986 | 0.987 | 0.987 | 0.987 | 0.989 | 0.991 | 0.992
125 | 0.990 | 0.986 | 0.981 | 0.980 | 0.980 | 0.978 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.981 | 0.982 | 0.980 | 0.982 | 0.983 | 0.983 | 0.985 | 0.985 | 0.986
130 | 0.987 | 0.980 | 0.974 | 0.972 | 0.972 | 0.971 | 0971 | 0.971 | 0.970 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.974 | 0.974 | 0.975 | 0.976 | 0.977 | 0.978 | 0.980 | 0.982
135 | 0.983 | 0.974 | 0.964 | 0.962 | 0.962 | 0.961 | 0.961 | 0.961 | 0.960 | 0.960 | 0.961 | 0.963 | 0.965 | 0.965 | 0.966 | 0.968 | 0.970 | 0.973 | 0.974 | 0.976
140 | 0.977 | 0.965 | 0.953 | 0.951 | 0.949 | 0.947 | 0.947 | 0.947 | 0.947 | 0.948 | 0.949 | 0.951 | 0.953 | 0.953 | 0.956 | 0.959 | 0.959 | 0.963 | 0.966 | 0.967
145 | 0.971 | 0.955 | 0.938 | 0.935 | 0.933 | 0.931 | 0.931 | 0.932 | 0.931 | 0.932 | 0.934 | 0.937 | 0.939 | 0.940 | 0.943 | 0.946 | 0.949 | 0.954 | 0.957 | 0.957
150 | 0.963 | 0.941 | 0.919 | 0.914 | 0.912 | 0.910 | 0.910 | 0.910 | 0.910 | 0.911 | 0.912 | 0.917 | 0.920 | 0.922 | 0.926 | 0.931 | 0.934 | 0.942 | 0.946 | 0.948
155 | 0.953 | 0.921 | 0.893 | 0.887 | 0.885 | 0.882 | 0.882 | 0.882 | 0.882 | 0.883 | 0.886 | 0.892 | 0.897 | 0.901 | 0.905 | 0.912 | 0.919 | 0.928 | 0.933 | 0.935
160 | 0.939 | 0.892 | 0.857 | 0.851 | 0.847 | 0.845 | 0.845 | 0.845 | 0.844 | 0.846 | 0.850 | 0.858 | 0.866 | 0.871 | 0.878 | 0.888 | 0.896 | 0.909 | 0.916 | 0.919
165 | 0.911 | 0.848 | 0.807 | 0.799 | 0.796 | 0.792 | 0.793 | 0.792 | 0.792 | 0.795 | 0.801 | 0.813 | 0.824 | 0.833 | 0.841 | 0.856 | 0.868 | 0.888 | 0.896 | 0.901
168 - 0.813 | 0.767 | 0.758 | 0.753 | 0.750 | 0.750 | 0.750 | 0.751 | 0.755 | 0.762 | 0.777 | 0.790 | 0.801 | 0.813 | 0.831 | 0.845 | 0.871 | 0.882 | 0.888
170 - - 0.736 | 0.724 | 0.720 | 0.716 | 0.716 | 0.717 | 0.718 | 0.722 | 0.731 | 0.748 | 0.764 | 0.778 | 0.790 | 0.813 | 0.829 | 0.859 | 0.872 | 0.878
171 - - 0.718 | 0.707 | 0.701 | 0.698 | 0.697 | 0.698 | 0.700 | 0.704 | 0.713 | 0.733 | 0.750 | 0.764 | 0.778 | 0.801 | 0.820 | 0.851 | 0.866 | 0.872
172 - - 0.699 | 0.687 | 0.681 | 0.677 | 0.677 | 0.678 | 0.679 | 0.684 | 0.695 | 0.716 | 0.735 | 0.751 | 0.764 | 0.791 | 0.810 | 0.844 | 0.859 | 0.866
173 - - 0.597 | 0.665 | 0.659 | 0.655 | 0.655 | 0.656 | 0.658 | 0.662 | 0.674 | 0.697 | 0.717 | 0.734 | 0.750 | 0.777 | 0.799 | 0.836 | 0.852 | 0.859
174 - - - 0.641 | 0.634 | 0.630 | 0.630 | 0.631 | 0.631 | 0.639 | 0.651 | 0.676 | 0.698 | 0.716 | 0.734 | 0.764 | 0.788 | 0.828 | 0.846 | 0.855
175 - - - - 0.604 | 0.600 | 0.600 | 0.601 | 0.603 | 0.608 | 0.624 | 0.652 | 0.676 | 0.697 | 0.716 | 0.749 | 0.774 | 0.819 | 0.836 | 0.845
176 - - - - - 0.563 | 0.562 | 0.566 | 0.557 | 0.575 | 0.590 | 0.622 | 0.650 | 0.672 | 0.694 | 0.730 | 0.758 | 0.807 | 0.828 | 0.839
177 - - - - - - - 0.516 | 0.507 | 0.529 | 0.547 | 0.583 | 0.614 | 0.641 | 0.666 | 0.707 | 0.738 | 0.794 | 0.817 | 0.827
178 - - - - - - - - 0.474 | 0.481 | 0.506 | 0.541 | 0.577 | 0.607 | 0.636 | 0.682 | 0.717 | 0.779 | 0.805 | 0.817
179 - - - - - - - - 0.464 | 0.468 | 0.481 | 0.517 | 0.554 | 0.586 | 0.616 | 0.665 | 0.703 | 0.768 | 0.795 | 0.809
180 - - - - - - - - 0.450 | 0.458 | 0.476 | 0.514 | 0.550 | 0.580 | 0.610 | 0.659 | 0.697 | 0.764 | 0.789 | 0.804




4.1.6. Eckert&Ziegler BEBIG GmbH, GI192M11 HDR Kaynag

Sekil 4.51. BEBIG GmbH, GI192M11 HDR kaynak modelinin EGS-mg veri
tabaninda bulunan 3-boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisii.
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Sekil 4.52. BEBIG GmbH, GI192M11 HDR kaynak modeli i¢in 0.2 —20 cm araliginda
hesaplanan g(r) degerleri ve literatiirdeki ayn1 kaynak modeli i¢in elde edilmis g(r)
degerleriyle karsilastiriimasi.

r=0.2 ile 20 cm araligindaki mesafelerde elde edilen radyal doz fonksiyonu
sonuglar1 ve istatistik hata degerleri, GI192M11 kaynag i¢in Tablo 4.11° de
verilmistir. Tablo 4.11° de, tiim radyal mesafeler i¢cin hesaplanan istatistik hata
degerlerinin ~%0.1 civarinda oldugu goriilmektedir. Sekil 4.52” de BEBIG kaynagina
ait bu ¢alismada elde edilen g(r) degerleri, Granero ve ark.” nin [74] g(r) degerleri ve
Taylor ve Rogers’ 1in [24] g(r) degerleri ile karsilastirilmistir. Kaynak merkezine yakin
(r < 2cm) radyal mesafelerde, hesapladigimiz g(r) degerlerinin Taylor ve Rogers’ in
degerinde olusan veri dalgalanmalar1 g6z 6niine alindiginda Granero ve ark.” nin g(r)
verisiyle daha uyumlu oldugu goriilmektedir. Kaynaktan uzak radyal mesafelerde ise,

bu kaynaga ait bu li¢ ¢alismanin radyal doz fonksiyonu degerleri arasinda yakin bir
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uyum goriilmiistiir. Bu kaynak i¢in, hem bu c¢alismada hem de Granero ve ark ile
Taylor ve Rogers’ in MC galismalarinda kullanilan benzer boyuttaki fantoma bagl

olarak, elde edilmis g(r) degerlerindeki fark ~%1.0 civarindadir.
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Tablo 4.11. GI192M11 kaynak modeli igin bu g¢alismada hesaplanan radyal doz
fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) cizgi kaynak yaklagimima gore ve g,(r)
nokta kaynak yaklasimina gore elde edilen radyal doz degerlerini gostermektedir.

r(cm) gc(r) ge(r) Hata(%)
0.20 0.992 0.823 0.001
0.25 0.993 0.876 0.001
0.30 0.994 0.909 0.001
0.40 0.995 0.948 0.001
0.50 0.996 0.968 0.001
0.60 0.997 0.980 0.001
0.70 0.998 0.988 0.001
0.75 0.998 0.991 0.001
0.80 0.999 0.993 0.001
0.85 0.999 0.995 0.001
0.90 0.999 0.997 0.001
0.95 1.000 0.999 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.002 1.003 0.001
1.20 1.002 1.005 0.001
1.25 1.002 1.006 0.001
1.50 1.004 1.009 0.001
2.00 1.006 1.014 0.001
2.50 1.008 1.016 0.001
3.00 1.009 1.018 0.001
3.50 1.010 1.019 0.001
4.00 1.009 1.019 0.001
4.50 1.007 1.017 0.001
5.00 1.005 1.015 0.001
6.00 0.997 1.007 0.001
7.00 0.987 0.997 0.001
8.00 0.975 0.985 0.001
9.00 0.960 0.970 0.001
10.00 0.941 0.951 0.001
12.00 0.900 0.909 0.001
14.00 0.852 0.861 0.001
15.00 0.826 0.834 0.001
16.00 0.799 0.808 0.001
18.00 0.744 0.751 0.001
20.00 0.686 0.693 0.001
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Sekil 4.53. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.25cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilagtirilmasi.

075 -
o—e Bu calisma ]
+—¢ CLRP ]
0.7 o— 0 Granero ve ark. ~
0.65 [ai® 3
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180
0 / derece

Sekil 4.54. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 0.5cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,#) degerlerinin karsilastirilmast.
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Sekil 4.55. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 1.0cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.56. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 3.0cm mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.57. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 5.0cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde Onceki

caligsmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, #) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.58. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 10.0cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde Onceki

caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.59. BEBIG GmbH, GI192M11, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak
merkezinden 15.0cm mesafede hesaplanan F(r,#) degerleri ve literatiirde 6nceki

caligsmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, #) degerlerinin karsilastirilmasi.

G1192M11 kaynag igin, 0.2—20 cm radyal mesafe ve 0° —180° kutupsal ag1
degerlerinde hesapladigimiz anizotropi fonksiyon verileri, Tablo 4.12° de
sunulmustur. Bu c¢alisgmada F(r,8) degerleri i¢in hesaplanan istatistiksel hata
degerleri, tim radyal mesafeler i¢in yaklasik olarak %0.1 civarindadir. GI192M11
kaynak modeli i¢in elde ettigimiz F(r,8) degerlerinin, cesitli radyal mesafeler i¢in
literatlirde hesaplanmis degerlerle birlikte grafiksel gosterimi, Sekil 4.53-59° da
verilmektedir. Sekiller incelendiginde, ¢alismamizda elde ettigimiz anizotropi
degerlerinin, genel itibariyle hem Granero ve ark. hem de Taylor ve Rogers’ 1n
sonuglart ile ~%2’ lik bir uyum iginde oldugu gorilmektedir. Granero ve ark.

tarafindan hesaplanmis olan F(r,8) degerleri ile bu ¢aligmada hesaplanmis anizotropi

fonksiyonu degerleri arasindaki en biiyiik farklilik, kaynak uzun eksenine yakin agilar
i¢in, 1.0 cm ve 5.0 cm’ lik radyal mesafelerde goriillmekte olup, yaklasik olarak %2.5

civarmdadir.
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Tablo 4.12. GI192M11 HDR kaynak modeli igin bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r, &) degerleri.

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 150 | 2.00 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 - = 0.675 | 0.649 | 0.634 | 0.622 | 0.619 | 0.613 | 0.612 | 0.614 | 0.622 | 0.644 | 0.667 | 0.688 | 0.708 | 0.741 | 0.768 | 0.816 | 0.833 | 0.843
1 - - 0.675 | 0.649 | 0.634 | 0.622 | 0.619 | 0.614 | 0.616 | 0.618 | 0.626 | 0.648 | 0.672 | 0.693 | 0.714 | 0.746 | 0.773 | 0.818 | 0.836 | 0.846
2 - - 0.674 | 0.648 | 0.634 | 0.622 | 0.619 | 0.616 | 0.621 | 0.623 | 0.635 | 0.659 | 0.682 | 0.703 | 0.722 | 0.753 | 0.779 | 0.822 | 0.840 | 0.849
3 - - 0.674 | 0.649 | 0.635 | 0.627 | 0.625 | 0.626 | 0.630 | 0.635 | 0.646 | 0.670 | 0.693 | 0.713 | 0.731 | 0.761 | 0.786 | 0.827 | 0.843 | 0.851
4 - - 0.674 | 0.653 | 0.643 | 0.638 | 0.638 | 0.638 | 0.642 | 0.647 | 0.658 | 0.681 | 0.702 | 0.721 | 0.739 | 0.768 | 0.791 | 0.831 | 0.846 | 0.855
5 - - 0.679 | 0.661 | 0.654 | 0.650 | 0.650 | 0.651 | 0.655 | 0.660 | 0.670 | 0.692 | 0.713 | 0.731 | 0.748 | 0.776 | 0.798 | 0.835 | 0.850 | 0.858
6 - - 0.687 | 0.673 | 0.667 | 0.663 | 0.662 | 0.663 | 0.668 | 0.673 | 0.683 | 0.704 | 0.723 | 0.741 | 0.757 | 0.783 | 0.805 | 0.841 | 0.855 | 0.862
7 - - 0.697 | 0.684 | 0.678 | 0.676 | 0.676 | 0.677 | 0.681 | 0.686 | 0.696 | 0.716 | 0.735 | 0.752 | 0.767 | 0.791 | 0.812 | 0.845 | 0.860 | 0.866
8 - - 0.708 | 0.696 | 0.691 | 0.689 | 0.689 | 0.691 | 0.695 | 0.700 | 0.709 | 0.729 | 0.746 | 0.763 | 0.776 | 0.800 | 0.818 | 0.852 | 0.864 | 0.871
9 - - 0.720 | 0.709 | 0.705 | 0.703 | 0.703 | 0.705 | 0.709 | 0.714 | 0.723 | 0.741 | 0.757 | 0.773 | 0.786 | 0.807 | 0.826 | 0.857 | 0.868 | 0.875
10 - - 0.733 | 0.723 | 0.719 | 0.717 | 0.717 | 0.720 | 0.724 | 0.728 | 0.736 | 0.753 | 0.768 | 0.782 | 0.796 | 0.816 | 0.833 | 0.863 | 0.873 | 0.879
12 - 0.164 | 0.759 | 0.751 | 0.748 | 0.747 | 0.747 | 0.749 | 0.751 | 0.755 | 0.763 | 0.778 | 0.791 | 0.804 | 0.815 | 0.832 | 0.847 | 0.873 | 0.882 | 0.888
15 | 0.162 | 0.844 | 0.799 | 0.791 | 0.788 | 0.786 | 0.786 | 0.787 | 0.788 | 0.792 | 0.798 | 0.811 | 0.821 | 0.833 | 0.841 | 0.855 | 0.867 | 0.887 | 0.896 | 0.900
20 | 0.938 | 0.889 | 0.852 | 0.844 | 0.841 | 0.839 | 0.839 | 0.839 | 0.839 | 0.842 | 0.846 | 0.854 | 0.862 | 0.869 | 0.876 | 0.886 | 0.895 | 0.910 | 0.915 | 0.918
25 | 0.952 | 0.919 | 0.890 | 0.883 | 0.880 | 0.878 | 0.878 | 0.877 | 0.878 | 0.879 | 0.882 | 0.888 | 0.893 | 0.898 | 0.903 | 0.910 | 0.917 | 0.927 | 0.931 | 0.933
30 | 0962 | 0.939 | 0.917 | 0.911 | 0.909 | 0.907 | 0.907 | 0.907 | 0.906 | 0.908 | 0.909 | 0.913 | 0.916 | 0.921 | 0.924 | 0.929 | 0.934 | 0.941 | 0.943 | 0.946
35 | 0971 | 0.954 | 0.937 | 0.933 | 0.931 | 0.929 | 0.929 | 0.929 | 0.929 | 0.930 | 0.931 | 0.933 | 0.936 | 0.939 | 0.941 | 0.944 | 0.948 | 0.954 | 0.955 | 0.957
40 | 0977 | 0.964 | 0.952 | 0.949 | 0.947 | 0.946 | 0.946 | 0.946 | 0.946 | 0.946 | 0.947 | 0.949 | 0.951 | 0.953 | 0.955 | 0.957 | 0.959 | 0.963 | 0.964 | 0.966
45 | 0982 | 0.973 | 0.963 | 0.961 | 0.960 | 0.960 | 0.960 | 0.959 | 0.959 | 0.960 | 0.960 | 0.961 | 0.962 | 0.964 | 0.966 | 0.967 | 0.969 | 0.972 | 0.972 | 0.973
50 | 0.987 | 0.979 | 0.973 | 0.971 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.974 | 0.974 | 0.976 | 0.979 | 0.978 | 0.979
55 | 0.990 | 0.985 | 0.980 | 0.979 | 0.978 | 0.979 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.979 | 0.980 | 0.981 | 0.982 | 0.982 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.985
60 | 0.993 | 0.990 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.988 | 0.987 | 0.988 | 0.988 | 0.987 | 0.990
65 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.992 | 0.992 | 0.992 | 0.993 | 0.992 | 0.994
70 | 0.997 | 0.995 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.996 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.996
75 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998
80 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.001 | 0.999 | 0.999 | 1.000
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.000
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Tablo 4.12. GI192M11 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r, ) degerleri (Devam).

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 080 | 1.00 | 1.25 | 150 | 200 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999
105 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.998
110 | 0.997 | 0.995 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.993 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.996
115 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.992 | 0.994 | 0.993 | 0.994
120 | 0.993 | 0.989 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.987 | 0.988 | 0.988 | 0.989 | 0.988 | 0.988 | 0.989
125 | 0.990 | 0.985 | 0.980 | 0.979 | 0.979 | 0.980 | 0.979 | 0.979 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.979 | 0.980 | 0.980 | 0.982 | 0.982 | 0.984 | 0.984 | 0.983 | 0.985
130 | 0.987 | 0.979 | 0.973 | 0.972 | 0.971 | 0.971 | 0.971 | 0.970 | 0.970 | 0.971 | 0.971 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.975 | 0.976 | 0.977 | 0.978 | 0.978 | 0.979
135 | 0.982 | 0.973 | 0.964 | 0.962 | 0.961 | 0.960 | 0.960 | 0.960 | 0.960 | 0.960 | 0.961 | 0.961 | 0.962 | 0.964 | 0.966 | 0.968 | 0.970 | 0.972 | 0.972 | 0.973
140 | 0.977 | 0.965 | 0.953 | 0.950 | 0.948 | 0.947 | 0.947 | 0.948 | 0.947 | 0.948 | 0.948 | 0.950 | 0.951 | 0.954 | 0.955 | 0.957 | 0.960 | 0.963 | 0.964 | 0.965
145 | 0.971 | 0.954 | 0.937 | 0.934 | 0.932 | 0.931 | 0.930 | 0.930 | 0.930 | 0.931 | 0.931 | 0.934 | 0.936 | 0.939 | 0.942 | 0.945 | 0.949 | 0.952 | 0.954 | 0.956
150 | 0.963 | 0.940 | 0.918 | 0.913 | 0.911 | 0.909 | 0.909 | 0.908 | 0.908 | 0.909 | 0.910 | 0.913 | 0.916 | 0.919 | 0.925 | 0.929 | 0.934 | 0.940 | 0.943 | 0.944
155 | 0.952 | 0.920 | 0.891 | 0.885 | 0.882 | 0.880 | 0.880 | 0.880 | 0.879 | 0.881 | 0.883 | 0.888 | 0.893 | 0.898 | 0.903 | 0.910 | 0.917 | 0.926 | 0.929 | 0.932
160 | 0.938 | 0.891 | 0.855 | 0.847 | 0.843 | 0.841 | 0.841 | 0.840 | 0.840 | 0.842 | 0.846 | 0.853 | 0.860 | 0.867 | 0.874 | 0.884 | 0.893 | 0.907 | 0.912 | 0.916
165 | 0.163 | 0.846 | 0.802 | 0.793 | 0.789 | 0.786 | 0.785 | 0.785 | 0.786 | 0.789 | 0.794 | 0.805 | 0.815 | 0.826 | 0.835 | 0.849 | 0.862 | 0.883 | 0.891 | 0.896
168 - 0.165 | 0.760 | 0.749 | 0.744 | 0.741 | 0.741 | 0.741 | 0.742 | 0.746 | 0.753 | 0.767 | 0.780 | 0.793 | 0.805 | 0.823 | 0.839 | 0.866 | 0.876 | 0.882
170 - - 0.725 | 0.713 | 0.708 | 0.705 | 0.704 | 0.704 | 0.706 | 0.711 | 0.719 | 0.737 | 0.752 | 0.767 | 0.781 | 0.803 | 0.821 | 0.852 | 0.863 | 0.871
171 - - 0.706 | 0.693 | 0.687 | 0.684 | 0.683 | 0.684 | 0.686 | 0.690 | 0.700 | 0.719 | 0.736 | 0.752 | 0.766 | 0.791 | 0.810 | 0.844 | 0.858 | 0.865
172 - - 0.396 | 0.670 | 0.664 | 0.661 | 0.660 | 0.661 | 0.662 | 0.668 | 0.678 | 0.699 | 0.718 | 0.735 | 0.751 | 0.777 | 0.798 | 0.836 | 0.850 | 0.858
173 - - - 0.645 | 0.638 | 0.635 | 0.635 | 0.636 | 0.639 | 0.643 | 0.655 | 0.678 | 0.699 | 0.718 | 0.735 | 0.763 | 0.788 | 0.827 | 0.842 | 0.851
174 - - - 0.145 | 0.609 | 0.605 | 0.605 | 0.606 | 0.606 | 0.615 | 0.628 | 0.653 | 0.676 | 0.697 | 0.715 | 0.747 | 0.773 | 0.818 | 0.834 | 0.843
175 - - - - 0.138 | 0.569 | 0.569 | 0.571 | 0.573 | 0.579 | 0.595 | 0.624 | 0.650 | 0.672 | 0.693 | 0.730 | 0.757 | 0.805 | 0.824 | 0.835
176 - - - - - 0.128 | 0.313 | 0.527 | 0.416 | 0.539 | 0.554 | 0.588 | 0.616 | 0.643 | 0.666 | 0.706 | 0.738 | 0.792 | 0.813 | 0.825
177 - - - - - - - 0.116 | 0.172 | 0.303 | 0.500 | 0.538 | 0.572 | 0.602 | 0.629 | 0.676 | 0.712 | 0.773 | 0.798 | 0.809
178 - - - - - - - - - 0.025 | 0.195 | 0.463 | 0.503 | 0.540 | 0.572 | 0.631 | 0.674 | 0.746 | 0.776 | 0.791
179 - - - - - - - - - - - 0.022 | 0.177 | 0.338 | 0.475 | 0.555 | 0.611 | 0.704 | 0.740 | 0.760
180 - - - - - - - - - - - - - - - 0.494 | 0.558 | 0.669 | 0.713 | 0.734




4.1.7. Source Production and Equipment Co., Inc., M19 HDR Kaynagi

Sekil 4.60. M19, HDR kaynak modelinin EGS-mg veri tabaninda bulunan 3-boyutlu
tasariminin dik kesit goriintiisi.
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Sekil 4.61. M19 HDR kaynak modeli i¢in 0.2 — 20 cm araliginda hesaplanan g(r)
degerleri ve literatiirdeki ayni1 kaynak modeli i¢in elde edilmis g(r) degerleriyle
karsilastirilmasi.

MI19 kaynagr i¢in, hem nokta hem de c¢izgi kaynak yaklasgimli geometri
fonksiyonu kullanilarak hesaplanan radyal doz fonksiyon degerleri ve karsilik gelen

istatistik hata degerleri Tablo 4.13° de mevcuttur. Bu ¢alismada elde edilen g(r)

degerlerine ait istatistik hata degerleri ~%0.1" dir. M19 kaynag1 i¢in bu c¢aligmada

hesaplanmis olan g(r)degerleri, Medich ve ark.” na [75] ait MC verisi ve Taylor ve
Rogers’in [24] g(r) sonuglartyla birlikte Sekil 4.61° de radyal mesafeye karsi
cizilmistir. Sekilde, 0 <r <1 cm radyal mesafe araliginda, bu ¢alismada hesaplanan
g(r) degerleriyle Medich ve ark.” nin g(r) degerlerinin iyi bir uyum iginde oldugu
ancak, Taylor ve Rogers’ 1n simiilasyon sonuglarinda ise dalgalanmalarin olustugu
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goriilmektedir. Bu mesafe araliginin disinda kaynaktan uzak tiim radyal mesafelerde,
bu ¢alismada elde ettigimiz sonuglar ve diger simiilasyon sonuglar1 arasinda ~%0.6’

dan kiictik farkliliklarin mevcut oldugu sdylenebilir.
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Tablo 4.13. M19 kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan radyal doz fonksiyonu
g(r) degerleri. Burada, g, (r) ¢izgi kaynak yaklasimina gore ve g, (r)nokta kaynak
yaklagimina gore elde edilen radyal doz degerlerini gostermektedir.

r(cm) gu(r) ge(r) Hata(%)
0.07 0.993 0.478 0.001
0.08 0.990 0.522 0.001
0.09 0.989 0.563 0.001
0.10 0.988 0.600 0.001
0.15 0.990 0.739 0.001
0.20 0.992 0.823 0.001
0.25 0.993 0.875 0.001
0.30 0.994 0.909 0.001
0.40 0.995 0.948 0.001
0.50 0.996 0.968 0.001
0.60 0.997 0.980 0.001
0.70 0.998 0.988 0.001
0.75 0.999 0.991 0.001
0.80 0.998 0.993 0.001
0.85 0.999 0.995 0.001
0.90 0.998 0.996 0.001
0.95 0.999 0.998 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.000 1.002 0.001
1.20 1.001 1.004 0.001
1.25 1.001 1.005 0.001
1.50 1.002 1.008 0.001
2.00 1.005 1.012 0.001
2.50 1.007 1.015 0.001
3.00 1.008 1.017 0.001
3.50 1.007 1.017 0.001
4.00 1.006 1.016 0.001
4.50 1.004 1.014 0.001
5.00 1.002 1.012 0.001
6.00 0.996 1.006 0.001
7.00 0.987 0.996 0.001
8.00 0.973 0.983 0.001
9.00 0.958 0.968 0.001
10.00 0.941 0.950 0.001
12.00 0.899 0.908 0.001
14.00 0.851 0.860 0.001
15.00 0.825 0.834 0.001
16.00 0.798 0.807 0.001
18.00 0.742 0.750 0.001
20.00 0.686 0.693 0.001
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Sekil 4.62. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 0.25 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatirde Onceki g¢alismalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.63. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 0.5 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatirde Onceki c¢aligmalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.64. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 1.0 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatirde Onceki g¢alismalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.65. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 3.0 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki g¢alismalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r, 8) degerlerinin karsilagtirilmasi.
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Sekil 4.66. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 5.0 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatirde Onceki g¢alismalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.67. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 10.0 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatiirde Onceki g¢alismalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r,8) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.68. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada kaynak merkezinden 15.0 cm
mesafede hesaplanan F(r,0) degerleri ve literatirde Onceki g¢alismalarla ayni

mesafede hesaplanmis F(r, ) degerlerinin karsilastirilmasi.

Bu ¢aligmada, M19 HDR kaynag: i¢in hesaplanmis olan anizotropi fonksiyon
sonuglari, Tablo 4.14” de mevcuttur. Bu tablodaki F (r,8) degerlerinin istatistiksel hata
degerleri, ~%0.1 civarindadir. Temsili radyal mesafelerde, M19 HDR kaynagi i¢in
elde ettigimiz F(r,#) degerleri, Medich ve ark. ve Taylor ve Rogers’ in F(r,0)
degerleri ile birlikte karsilastirmali olarak, Sekil 4.62-68" de verilmistir. Simiilasyon
calismamizda hesapladigimiz anizotropi fonksiyonu degerlerini, Medich ve ark.” nin

caligmasindan tiiretilen veriye gore karsilastirdigimizda, F(r,8) degerlerinin genel

olarak tiim radyal mesafe ve 0° <@ <170° ac1 araliginda, yaklasik olarak %1 uyum
icinde oldugu gériilmektedir. @ <10°ve 6>170°" lik ac1 degerleri ve baz1 radyal
mesafeler i¢in, mevcut ¢calisma ve Medich ve ark.” nin ¢alismalarinda gézlemlenen
farklar ~%3 ile ~%5 arasindadir. Ayriyeten, burada elde ettigimiz sonuglari, Taylor ve
Rogers’ 1n sonuglari ile karsilastirdigimizda, tiim radyal mesafe ve a¢1 degerleri i¢in,
iki ¢aligmada elde edilen sonuglarin benzer anizotropi degerlerine sahip olduklar

goriilmektedir.
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Tablo 4.14. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu

F(r,0) degerleri.

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 1.50 | 2.00 | 3.00 | 4.00 | 5.00 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 - 0.772 | 0.687 | 0.662 | 0.647 | 0.634 | 0.632 | 0.627 | 0.624 | 0.625 | 0.633 | 0.654 | 0.677 | 0.698 | 0.715 | 0.746 | 0.773 | 0.818 | 0.837 | 0.845
1 - 0.772 | 0.687 | 0.661 | 0.646 | 0.633 | 0.631 | 0.625 | 0.628 | 0.629 | 0.637 | 0.657 | 0.681 | 0.702 | 0.719 | 0.752 | 0.777 | 0.821 | 0.839 | 0.847
2 - 0.771 | 0.687 | 0.662 | 0.646 | 0.633 | 0.631 | 0.626 | 0.632 | 0.634 | 0.645 | 0.668 | 0.691 | 0.711 | 0.728 | 0.759 | 0.782 | 0.826 | 0.843 | 0.851
3 - 0.772 | 0.687 | 0.661 | 0.647 | 0.637 | 0.636 | 0.635 | 0.641 | 0.646 | 0.657 | 0.680 | 0.701 | 0.721 | 0.738 | 0.768 | 0.790 | 0.829 | 0.846 | 0.855
4 - 0.777 | 0.686 | 0.664 | 0.653 | 0.647 | 0.647 | 0.649 | 0.654 | 0.658 | 0.669 | 0.691 | 0.712 | 0.730 | 0.746 | 0.774 | 0.797 | 0.835 | 0.850 | 0.859
5 - 0.780 | 0.689 | 0.671 | 0.664 | 0.660 | 0.660 | 0.662 | 0.666 | 0.671 | 0.682 | 0.703 | 0.722 | 0.740 | 0.755 | 0.782 | 0.803 | 0.840 | 0.854 | 0.862
6 - 0.776 | 0.696 | 0.682 | 0.676 | 0.673 | 0.674 | 0.675 | 0.679 | 0.684 | 0.694 | 0.714 | 0.733 | 0.749 | 0.764 | 0.788 | 0.809 | 0.844 | 0.857 | 0.865
7 - 0.770 | 0.706 | 0.694 | 0.690 | 0.687 | 0.687 | 0.688 | 0.692 | 0.696 | 0.706 | 0.725 | 0.743 | 0.759 | 0.772 | 0.796 | 0.815 | 0.849 | 0.862 | 0.869
8 - 0.774 | 0.718 | 0.707 | 0.702 | 0.699 | 0.700 | 0.700 | 0.705 | 0.709 | 0.718 | 0.735 | 0.752 | 0.768 | 0.781 | 0.804 | 0.822 | 0.854 | 0.867 | 0.873
9 - 0.779 | 0.730 | 0.720 | 0.715 | 0.712 | 0.712 | 0.713 | 0.717 | 0.721 | 0.730 | 0.747 | 0.763 | 0.778 | 0.790 | 0.811 | 0.828 | 0.858 | 0.870 | 0.876
10 - 0.789 | 0.743 | 0.732 | 0.728 | 0.724 | 0.725 | 0.726 | 0.730 | 0.734 | 0.742 | 0.758 | 0.774 | 0.787 | 0.798 | 0.818 | 0.834 | 0.864 | 0.874 | 0.881
12 - 0.810 | 0.766 | 0.757 | 0.753 | 0.751 | 0.751 | 0.752 | 0.755 | 0.758 | 0.766 | 0.781 | 0.794 | 0.807 | 0.816 | 0.834 | 0.848 | 0.873 | 0.884 | 0.887
15 - 0.840 | 0.800 | 0.792 | 0.788 | 0.786 | 0.786 | 0.788 | 0.789 | 0.793 | 0.798 | 0.810 | 0.822 | 0.832 | 0.840 | 0.855 | 0.867 | 0.887 | 0.896 | 0.899
20 | 0.787 | 0.883 | 0.847 | 0.841 | 0.838 | 0.836 | 0.836 | 0.836 | 0.838 | 0.840 | 0.845 | 0.853 | 0.861 | 0.868 | 0.874 | 0.885 | 0.893 | 0.908 | 0.915 | 0.917
25 | 0.951 | 0.914 | 0.884 | 0.878 | 0.876 | 0.873 | 0.874 | 0.874 | 0.875 | 0.876 | 0.879 | 0.885 | 0.890 | 0.896 | 0.901 | 0.909 | 0.915 | 0.925 | 0.929 | 0.932
30 | 0.962 | 0.936 | 0.911 | 0.906 | 0.905 | 0.902 | 0.903 | 0.902 | 0.904 | 0.904 | 0.906 | 0.911 | 0.917 | 0.920 | 0.922 | 0.927 | 0.931 | 0.940 | 0.944 | 0.944
35 | 0.970 | 0.951 | 0.932 | 0.929 | 0.926 | 0.925 | 0.925 | 0.925 | 0.926 | 0.926 | 0.928 | 0.931 | 0.934 | 0.938 | 0.939 | 0.944 | 0.947 | 0.950 | 0.953 | 0.953
40 | 0.976 | 0.963 | 0.948 | 0.946 | 0.944 | 0.942 | 0.943 | 0.943 | 0.943 | 0.944 | 0.945 | 0.947 | 0.950 | 0.952 | 0.952 | 0.956 | 0.958 | 0.961 | 0.963 | 0.964
45 | 0.982 | 0.971 | 0.961 | 0.959 | 0.957 | 0.956 | 0.957 | 0.957 | 0.957 | 0.957 | 0.958 | 0.960 | 0.962 | 0.963 | 0.963 | 0.966 | 0.967 | 0.970 | 0.971 | 0.972
50 | 0.986 | 0.979 | 0.971 | 0.969 | 0.968 | 0.967 | 0.968 | 0.967 | 0.968 | 0.968 | 0.969 | 0.969 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.975 | 0.976 | 0.976 | 0.979 | 0.979
55 | 0.990 | 0.985 | 0.978 | 0.977 | 0.976 | 0.975 | 0.976 | 0.976 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.979 | 0.980 | 0.980 | 0.980 | 0.981 | 0.982 | 0.984 | 0.983
60 | 0.993 | 0.989 | 0.985 | 0.984 | 0.984 | 0.983 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.984 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.988 | 0.988 | 0.988
65 | 0.995 | 0.993 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.988 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.991 | 0.992 | 0.991
70 | 0.997 | 0.996 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.992 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.995 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.994 | 0.995 | 0.994
75 | 0.998 | 0.998 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.996 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.996
80 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.998
85 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999
90 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 0.999 | 0.999 | 0.999
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Tablo 4.14. M19 HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,8) degerleri (Devam).

r (cm)

O(deg)| 020 | 0.25 | 040 | 050 | 0.60 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 150 | 2.00 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.997
105 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.996
110 | 0.997 | 0.996 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.994
115 | 0.995 | 0.993 | 0.989 | 0.989 | 0.989 | 0.988 | 0.989 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.991 | 0.991 | 0.992
120 | 0.993 | 0.989 | 0.985 | 0.984 | 0.984 | 0.983 | 0.983 | 0.984 | 0.984 | 0.985 | 0.985 | 0.984 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.987 | 0.987 | 0.987 | 0.988 | 0.987
125 | 0.990 | 0.985 | 0.979 | 0.977 | 0.977 | 0.976 | 0.977 | 0.977 | 0.977 | 0.978 | 0.978 | 0.978 | 0.980 | 0.981 | 0.981 | 0.982 | 0.982 | 0.982 | 0.983 | 0.983
130 | 0.986 | 0.979 | 0.971 | 0.970 | 0.969 | 0.967 | 0.968 | 0.968 | 0.969 | 0.969 | 0.969 | 0.970 | 0.972 | 0.973 | 0.972 | 0.974 | 0.974 | 0.977 | 0.977 | 0.977
135 | 0.982 | 0.972 | 0.961 | 0.959 | 0.958 | 0.957 | 0.957 | 0.957 | 0.957 | 0.957 | 0.958 | 0.959 | 0.961 | 0.963 | 0.963 | 0.966 | 0.967 | 0.969 | 0.971 | 0.970
140 | 0.977 | 0.963 | 0.949 | 0.946 | 0.945 | 0.943 | 0.944 | 0.944 | 0.943 | 0.943 | 0.944 | 0.946 | 0.949 | 0.950 | 0.951 | 0.954 | 0.956 | 0.961 | 0.963 | 0.963
145 | 0.970 | 0.952 | 0.933 | 0.930 | 0.927 | 0.925 | 0.925 | 0.925 | 0.925 | 0.926 | 0.927 | 0.930 | 0.934 | 0.936 | 0.937 | 0.941 | 0.944 | 0.949 | 0.952 | 0.952
150 | 0.962 | 0.936 | 0.912 | 0.908 | 0.905 | 0.902 | 0.903 | 0.902 | 0.902 | 0.903 | 0.905 | 0.909 | 0.913 | 0.917 | 0.919 | 0.925 | 0.929 | 0.937 | 0.940 | 0.941
155 | 0.951 | 0.915 | 0.884 | 0.878 | 0.875 | 0.871 | 0.871 | 0.871 | 0.871 | 0.873 | 0.876 | 0.881 | 0.888 | 0.894 | 0.897 | 0.905 | 0.911 | 0.922 | 0.925 | 0.928
160 | 0.787 | 0.883 | 0.845 | 0.838 | 0.833 | 0.830 | 0.830 | 0.830 | 0.830 | 0.833 | 0.837 | 0.845 | 0.854 | 0.861 | 0.867 | 0.878 | 0.888 | 0.903 | 0.909 | 0.913
165 - 0.399 | 0.789 | 0.779 | 0.774 | 0.771 | 0.772 | 0.773 | 0.775 | 0.778 | 0.785 | 0.798 | 0.810 | 0.820 | 0.829 | 0.845 | 0.858 | 0.880 | 0.888 | 0.893
168 - - 0.743 | 0.733 | 0.729 | 0.728 | 0.728 | 0.730 | 0.733 | 0.738 | 0.746 | 0.762 | 0.777 | 0.790 | 0.801 | 0.821 | 0.836 | 0.864 | 0.874 | 0.880
170 - - 0.709 | 0.700 | 0.696 | 0.696 | 0.697 | 0.699 | 0.704 | 0.708 | 0.718 | 0.737 | 0.753 | 0.768 | 0.781 | 0.804 | 0.822 | 0.851 | 0.865 | 0.870
171 - - 0.696 | 0.685 | 0.681 | 0.680 | 0.681 | 0.683 | 0.689 | 0.693 | 0.704 | 0.724 | 0.742 | 0.759 | 0.771 | 0.796 | 0.814 | 0.846 | 0.859 | 0.866
172 - - 0.685 | 0.672 | 0.667 | 0.665 | 0.666 | 0.668 | 0.674 | 0.679 | 0.690 | 0.711 | 0.730 | 0.747 | 0.761 | 0.787 | 0.807 | 0.840 | 0.854 | 0.861
173 - - 0.675 | 0.661 | 0.655 | 0.652 | 0.652 | 0.654 | 0.660 | 0.665 | 0.676 | 0.698 | 0.718 | 0.736 | 0.752 | 0.778 | 0.799 | 0.835 | 0.851 | 0.858
174 - - 0.666 | 0.650 | 0.643 | 0.640 | 0.640 | 0.642 | 0.647 | 0.652 | 0.663 | 0.686 | 0.707 | 0.726 | 0.742 | 0.770 | 0.793 | 0.829 | 0.845 | 0.854
175 - - 0.661 | 0.640 | 0.632 | 0.628 | 0.628 | 0.630 | 0.635 | 0.640 | 0.651 | 0.674 | 0.697 | 0.717 | 0.733 | 0.762 | 0.785 | 0.825 | 0.842 | 0.850
176 - - 0.659 | 0.634 | 0.622 | 0.617 | 0.616 | 0.617 | 0.623 | 0.628 | 0.640 | 0.664 | 0.686 | 0.707 | 0.725 | 0.755 | 0.778 | 0.820 | 0.837 | 0.845
177 - - 0.659 | 0.631 | 0.617 | 0.606 | 0.606 | 0.606 | 0.612 | 0.617 | 0.629 | 0.653 | 0.677 | 0.698 | 0.716 | 0.748 | 0.773 | 0.815 | 0.833 | 0.842
178 - - 0.660 | 0.632 | 0.617 | 0.604 | 0.602 | 0.598 | 0.603 | 0.606 | 0.617 | 0.643 | 0.668 | 0.689 | 0.708 | 0.741 | 0.766 | 0.812 | 0.831 | 0.839
179 - - 0.660 | 0.632 | 0.617 | 0.604 | 0.602 | 0.597 | 0.599 | 0.601 | 0.610 | 0.632 | 0.658 | 0.680 | 0.700 | 0.734 | 0.762 | 0.808 | 0.827 | 0.835
180 - - 0.660 | 0.632 | 0.617 | 0.604 | 0.602 | 0.598 | 0.596 | 0.598 | 0.606 | 0.630 | 0.654 | 0.676 | 0.694 | 0.727 | 0.755 | 0.804 | 0.824 | 0.834




4.1.8. Isodose Control, Flexisource HDR Kaynag

Sekil 4.69. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modelinin EGS-mg veri
tabaninda bulunan 3-boyutlu tasariminin dik kesit goriintiisii.
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Sekil 4.70. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in 0.2 — 20 cm
aralifinda hesaplanan g(r) degerleri ve literatiirdeki ayn1 kaynak modeli i¢in elde
edilmis g(r) degerleriyle karsilastiriimasi.

Tablo 4.15, radyal mesafenin bir fonksiyonu olarak Flexisource kaynagi i¢in
elde edilen radyal doz fonksiyonlarini ve tim radyal mesafelerde ~%0.1 iginde
hesaplanmig olan istatistik hata degerlerini gostermektedir. Sekil 4.70, tam sagilma
kosullarin1 saglayan kiibik bir fantom kullanarak hesapladigimiz g(r) degerlerinin,
Granero ve ark.” nin [23] ve Taylor ve Rogers’ in [24] hesaplamis olduklar1 g(r)
degerleriyle karsilagtirmasimmi gostermektedir. Taylor ve Rogers’ m elde ettikleri
degerlerin, r <2 cm’ lik radyal mesafelerde dalgali sonuglar gosterdigi, Granero ve
ark.” nin g(r) degerleri ile bu ¢aligmada hesaplanan g(r) degerlerinin, kaynaga yakin
radyal mesafelerde uyum i¢inde oldugu Sekil 4.70° de goriilmektedir. Elde ettigimiz

g(r) degerlerinin, Granero ve ark. tarafindan hesaplanan degerlerden farki, 2 <r <20
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cm araligi i¢cin %0.8’ den daha az oldugu hesaplanmustir. Ayrica, Taylor ve Rogers’ in
sonuglar1 ile bu ¢alismadaki sonuglarinda kaynaktan uzak radyal mesafelerde uyum

i¢inde oldugu goriilmiistiir.
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Tablo 4.15. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada
hesaplanan radyal doz fonksiyonu g(r) degerleri. Burada, g, (r) cizgi kaynak
yaklasimia gore ve ¢, (r)nokta kaynak yaklasimina gore elde edilen radyal doz
degerlerini géstermektedir.

r(cm) gc(r) ge() Hata(%)
0.25 0.992 0.874 0.001
0.30 0.993 0.908 0.001
0.40 0.994 0.947 0.001
0.50 0.995 0.967 0.001
0.60 0.996 0.979 0.001
0.70 0.997 0.987 0.001
0.75 0.997 0.990 0.001
0.80 0.998 0.992 0.001
0.85 0.999 0.995 0.001
0.90 0.998 0.996 0.001
0.95 0.999 0.998 0.001
1.00 1.000 1.000 0.001
1.10 1.000 1.001 0.001
1.20 1.000 1.003 0.001
1.25 1.001 1.004 0.001
1.50 1.002 1.008 0.001
2.00 1.005 1.012 0.001
2.50 1.007 1.015 0.001
3.00 1.008 1.017 0.001
3.50 1.008 1.017 0.001
4.00 1.007 1.016 0.001
4.50 1.005 1.015 0.001
5.00 1.003 1.012 0.001
6.00 0.997 1.007 0.001
7.00 0.987 0.997 0.001
8.00 0.974 0.984 0.001
9.00 0.959 0.969 0.001
10.00 0.942 0.952 0.001
12.00 0.899 0.908 0.001
14.00 0.852 0.860 0.001
15.00 0.826 0.834 0.001
16.00 0.799 0.807 0.001
18.00 0.742 0.749 0.001
20.00 0.685 0.692 0.001
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Sekil 4.71. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 0.25 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.72. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 0.5 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki caligmalarla ayni mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.73. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 1.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.74. 1sodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 3.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki caligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.75. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 5.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilastirilmasi.
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Sekil 4.76. Isodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 10.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki caligmalarla ayni mesafede hesaplanmis F(r,d) degerlerinin karsilastiriimasi.
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Sekil 4.77. I1sodose Control, Flexisource, HDR kaynak modeli i¢in bu ¢aligmada
kaynak merkezinden 15.0 cm mesafede hesaplanan F(r,8) degerleri ve literatiirde

onceki ¢aligmalarla ayn1 mesafede hesaplanmis F(r, @) degerlerinin karsilastirilmasi.

Farkli ag1 degerleri i¢cin elde edilen MC doz hiz degerleri ile geometri
faktoriiniin ¢izgi kaynak yaklagimimi kullanarak hesapladigimiz 2-boyutlu anizotropi
fonksiyonu degerleri, Tablo 4.16” da verilmistir. Tablodaki F(r,d) degerleri igin
istatistik hata degerleri, tiim radyal mesafe ve agilarda ~%0.1 olarak hesaplanmistir.
Flexisource kaynagmin merkezinden segilen g¢esitli radyal mesafeler igin, bu
calismada hesaplanan F(r,#) degerleri, literatiirde karsilik gelen diger MC sonuglart
ile birlikte kutup agis1 8 ya kars1 Sekil 71 - 77° de ¢izilmistir. Sekiller incelendiginde,
bu ¢alismada hesaplanan sonuglarin, Granero ve ark. tarafindan hesaplanan degerlerle,
genel olarak iyi bir uyum i¢inde oldugu ve kaynak uzun eksenine yakin bazi agilarda
gozlemlenen en biiyiik farkliligin, ~%?2 olarak bulundugu gézlenmektedir. Ayrica,

Taylor ve Rogers’ in hesaplamis olduklari F(r,d) sonuglari ile bu ¢alismada elde
edilen F(r,0) degerlerini karsilastirdigimizda, sonuglarin birbiriyle uyum iginde

oldugu goriilmektedir.
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Tablo 4.16. Isodose Control, Flexisource HDR kaynak modeli igin bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu

F(r,0) degerleri.

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 150 | 200 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
0 - 0.768 | 0.678 | 0.653 | 0.638 | 0.626 | 0.623 | 0.617 | 0.616 | 0.618 | 0.626 | 0.648 | 0.671 | 0.693 | 0.712 | 0.744 | 0.770 | 0.817 | 0.838 | 0.848
1 - 0.766 | 0.678 | 0.653 | 0.638 | 0.626 | 0.623 | 0.617 | 0.621 | 0.623 | 0.631 | 0.652 | 0.677 | 0.697 | 0.717 | 0.750 | 0.775 | 0.820 | 0.840 | 0.849
2 - 0.757 | 0.678 | 0.653 | 0.638 | 0.626 | 0.623 | 0.619 | 0.625 | 0.628 | 0.639 | 0.664 | 0.687 | 0.708 | 0.725 | 0.757 | 0.781 | 0.824 | 0.843 | 0.851
3 - 0.752 | 0.678 | 0.653 | 0.639 | 0.631 | 0.630 | 0.629 | 0.635 | 0.640 | 0.651 | 0.675 | 0.698 | 0.717 | 0.734 | 0.763 | 0.786 | 0.829 | 0.848 | 0.856
4 - 0.768 | 0.678 | 0.657 | 0.647 | 0.642 | 0.642 | 0.641 | 0.648 | 0.652 | 0.663 | 0.686 | 0.708 | 0.726 | 0.742 | 0.771 | 0.793 | 0.834 | 0.851 | 0.858
5 - 0.790 | 0.683 | 0.666 | 0.659 | 0.654 | 0.654 | 0.655 | 0.661 | 0.665 | 0.676 | 0.698 | 0.718 | 0.736 | 0.753 | 0.780 | 0.801 | 0.839 | 0.855 | 0.862
6 - 0.782 | 0.691 | 0.677 | 0.671 | 0.668 | 0.668 | 0.669 | 0.674 | 0.679 | 0.689 | 0.710 | 0.730 | 0.747 | 0.762 | 0.788 | 0.807 | 0.844 | 0.860 | 0.866
7 - 0.766 | 0.702 | 0.689 | 0.684 | 0.682 | 0.682 | 0.683 | 0.689 | 0.693 | 0.703 | 0.723 | 0.742 | 0.759 | 0.772 | 0.796 | 0.815 | 0.850 | 0.866 | 0.872
8 - 0.772 | 0.714 | 0.703 | 0.698 | 0.696 | 0.697 | 0.698 | 0.703 | 0.708 | 0.717 | 0.736 | 0.753 | 0.769 | 0.782 | 0.805 | 0.823 | 0.855 | 0.870 | 0.876
9 - 0.779 | 0.727 | 0.717 | 0.713 | 0.712 | 0.712 | 0.713 | 0.718 | 0.722 | 0.731 | 0.749 | 0.765 | 0.780 | 0.792 | 0.814 | 0.830 | 0.861 | 0.875 | 0.881
10 - 0.789 | 0.741 | 0.732 | 0.728 | 0.727 | 0.727 | 0.728 | 0.732 | 0.736 | 0.745 | 0.761 | 0.776 | 0.789 | 0.802 | 0.822 | 0.837 | 0.866 | 0.879 | 0.884
12 - 0.813 | 0.769 | 0.760 | 0.757 | 0.755 | 0.755 | 0.757 | 0.760 | 0.763 | 0.771 | 0.786 | 0.799 | 0.812 | 0.820 | 0.838 | 0.851 | 0.877 | 0.888 | 0.893
15 | 0.913 | 0.849 | 0.807 | 0.799 | 0.795 | 0.794 | 0.794 | 0.794 | 0.797 | 0.800 | 0.806 | 0.817 | 0.828 | 0.837 | 0.846 | 0.860 | 0.870 | 0.891 | 0.901 | 0.906
20 | 0.939 | 0.893 | 0.856 | 0.850 | 0.846 | 0.845 | 0.845 | 0.844 | 0.846 | 0.848 | 0.852 | 0.860 | 0.867 | 0.874 | 0.880 | 0.890 | 0.897 | 0.912 | 0.919 | 0.923
25 | 0.953 | 0.921 | 0.892 | 0.886 | 0.883 | 0.882 | 0.882 | 0.881 | 0.883 | 0.884 | 0.887 | 0.892 | 0.898 | 0.904 | 0.905 | 0.913 | 0.918 | 0.928 | 0.934 | 0.936
30 | 0.963 | 0.941 | 0.919 | 0.914 | 0.911 | 0.909 | 0.910 | 0.908 | 0.910 | 0.910 | 0.913 | 0.917 | 0.921 | 0.925 | 0.927 | 0.932 | 0.935 | 0.942 | 0.946 | 0.948
35 | 0971 | 0.955 | 0.938 | 0.934 | 0.932 | 0.931 | 0.931 | 0.930 | 0.931 | 0.932 | 0.933 | 0.936 | 0.939 | 0.941 | 0.943 | 0.947 | 0.949 | 0.954 | 0.958 | 0.958
40 | 0978 | 0.966 | 0.953 | 0.951 | 0.949 | 0.948 | 0.947 | 0.946 | 0.948 | 0.948 | 0.949 | 0.951 | 0.953 | 0.955 | 0.956 | 0.959 | 0.960 | 0.963 | 0.966 | 0.967
45 | 0983 | 0.973 | 0.965 | 0.962 | 0.961 | 0.961 | 0.961 | 0.960 | 0.961 | 0.961 | 0.962 | 0.962 | 0.964 | 0.966 | 0.967 | 0.969 | 0.969 | 0.971 | 0.975 | 0.975
50 | 0.987 | 0.980 | 0.973 | 0.972 | 0.971 | 0.970 | 0.970 | 0.970 | 0.971 | 0.971 | 0.972 | 0.972 | 0.974 | 0.975 | 0.975 | 0.977 | 0.976 | 0.978 | 0.981 | 0.982
55 | 0.990 | 0.986 | 0.980 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.978 | 0.979 | 0.979 | 0.979 | 0.980 | 0.982 | 0.983 | 0.982 | 0.982 | 0.981 | 0.984 | 0.986 | 0.986
60 | 0.993 | 0.990 | 0.986 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.987 | 0.987 | 0.988 | 0.986 | 0.987 | 0.987 | 0.988 | 0.989 | 0.991
65 | 0.996 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.992 | 0.992 | 0.991 | 0.991 | 0.993 | 0.992
70 | 0.997 | 0.996 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.994 | 0.996 | 0.996
75 | 0.999 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.997 | 0.998 | 0.997
80 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.999 | 1.000 | 1.000
85 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 1.000 | 1.001 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.998 | 1.001 | 1.001
90 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000
95 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 1.001 | 1.002 | 0.999 | 1.000 | 0.998 | 0.999 | 1.001 | 1.001
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Tablo 4.16. Isodose Control, Flexisource HDR kaynak modeli igin bu ¢alismada hesaplanan anizotropi fonksiyonu F(r,8) degerleri (Devam).

r (cm)

O(deg)| 020 | 025 | 040 | 050 | 060 | 0.75 | 0.80 | 1.00 | 1.25 | 150 | 200 | 3.00 | 400 | 500 | 6.00 | 8.00 | 10.00 | 15.00 | 18.00 | 20.00
100 | 0.999 | 0.999 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 1.000 | 1.000 | 0.999 | 0.999 | 0.997 | 0.998 | 1.000 | 1.000
105 | 0.999 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.996 | 0.995 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.997 | 0.998 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.997 | 0.996 | 0.999 | 0.999
110 | 0.997 | 0.996 | 0.994 | 0.993 | 0.994 | 0.993 | 0.993 | 0.993 | 0.994 | 0.994 | 0.995 | 0.995 | 0.995 | 0.996 | 0.995 | 0.995 | 0.994 | 0.994 | 0.997 | 0.996
115 | 0.995 | 0.993 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.990 | 0.989 | 0.990 | 0.990 | 0.991 | 0.991 | 0.991 | 0.992 | 0.992 | 0.993 | 0.992 | 0.992 | 0.993 | 0.993
120 | 0.993 | 0.990 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.985 | 0.985 | 0.985 | 0.986 | 0.986 | 0.986 | 0.987 | 0.988 | 0.987 | 0.987 | 0.986 | 0.988 | 0.991 | 0.991
125 | 0.990 | 0.986 | 0.980 | 0.979 | 0.979 | 0.978 | 0.979 | 0.977 | 0.979 | 0.979 | 0.980 | 0.981 | 0.982 | 0.983 | 0.982 | 0.983 | 0.983 | 0.984 | 0.986 | 0.987
130 | 0.987 | 0.980 | 0.973 | 0.972 | 0.971 | 0.970 | 0.971 | 0.970 | 0.971 | 0.971 | 0.972 | 0.973 | 0.975 | 0.976 | 0.975 | 0.976 | 0.976 | 0.978 | 0.981 | 0.981
135 | 0.983 | 0.973 | 0.964 | 0.962 | 0.961 | 0.960 | 0.960 | 0.960 | 0.961 | 0.961 | 0.962 | 0.963 | 0.965 | 0.967 | 0.967 | 0.969 | 0.969 | 0.971 | 0.975 | 0.975
140 | 0.978 | 0.965 | 0.953 | 0.950 | 0.949 | 0.948 | 0.948 | 0.947 | 0.949 | 0.949 | 0.950 | 0.952 | 0.954 | 0.956 | 0.956 | 0.959 | 0.960 | 0.964 | 0.967 | 0.968
145 | 0.971 | 0.955 | 0.938 | 0.935 | 0.933 | 0.932 | 0.932 | 0.931 | 0.932 | 0.932 | 0.934 | 0.937 | 0.940 | 0.942 | 0.944 | 0.947 | 0.949 | 0.954 | 0.958 | 0.959
150 | 0.963 | 0.941 | 0.919 | 0.915 | 0.913 | 0.911 | 0.911 | 0.910 | 0.912 | 0.912 | 0.914 | 0.918 | 0.922 | 0.924 | 0.928 | 0.932 | 0.935 | 0.943 | 0.947 | 0.948
155 | 0.953 | 0.921 | 0.894 | 0.888 | 0.886 | 0.884 | 0.884 | 0.883 | 0.884 | 0.885 | 0.888 | 0.894 | 0.900 | 0.905 | 0.907 | 0.914 | 0.918 | 0.929 | 0.934 | 0.936
160 | 0.939 | 0.893 | 0.859 | 0.853 | 0.849 | 0.848 | 0.847 | 0.846 | 0.848 | 0.850 | 0.854 | 0.861 | 0.869 | 0.875 | 0.881 | 0.891 | 0.898 | 0.912 | 0.919 | 0.921
165 | 0.913 | 0.852 | 0.812 | 0.803 | 0.799 | 0.797 | 0.797 | 0.797 | 0.799 | 0.801 | 0.807 | 0.818 | 0.829 | 0.839 | 0.846 | 0.860 | 0.870 | 0.891 | 0.900 | 0.903
168 - 0.820 | 0.775 | 0.765 | 0.761 | 0.758 | 0.758 | 0.758 | 0.761 | 0.764 | 0.771 | 0.785 | 0.799 | 0.810 | 0.819 | 0.837 | 0.851 | 0.876 | 0.887 | 0.892
170 - 0.798 | 0.747 | 0.736 | 0.730 | 0.728 | 0.727 | 0.728 | 0.731 | 0.735 | 0.743 | 0.759 | 0.774 | 0.789 | 0.799 | 0.820 | 0.835 | 0.864 | 0.877 | 0.883
171 - - 0.732 | 0.720 | 0.714 | 0.711 | 0.711 | 0.711 | 0.715 | 0.719 | 0.728 | 0.745 | 0.762 | 0.776 | 0.788 | 0.811 | 0.828 | 0.858 | 0.873 | 0.878
172 - - 0.717 | 0.703 | 0.697 | 0.694 | 0.694 | 0.694 | 0.697 | 0.702 | 0.711 | 0.731 | 0.748 | 0.764 | 0.777 | 0.801 | 0.819 | 0.852 | 0.867 | 0.872
173 - - 0.701 | 0.686 | 0.679 | 0.675 | 0.675 | 0.675 | 0.680 | 0.683 | 0.694 | 0.715 | 0.734 | 0.751 | 0.765 | 0.790 | 0.809 | 0.845 | 0.860 | 0.868
174 - - - 0.667 | 0.660 | 0.655 | 0.655 | 0.654 | 0.658 | 0.664 | 0.675 | 0.697 | 0.718 | 0.736 | 0.751 | 0.778 | 0.800 | 0.838 | 0.855 | 0.861
175 - - - 0.645 | 0.638 | 0.632 | 0.632 | 0.632 | 0.635 | 0.640 | 0.653 | 0.677 | 0.699 | 0.720 | 0.737 | 0.767 | 0.790 | 0.830 | 0.849 | 0.856
176 - - - - - 0.604 | 0.604 | 0.605 | 0.606 | 0.615 | 0.628 | 0.655 | 0.680 | 0.701 | 0.719 | 0.751 | 0.776 | 0.821 | 0.841 | 0.850
177 - - - - - 0.565 | 0.564 | 0.566 | 0.571 | 0.580 | 0.598 | 0.629 | 0.656 | 0.680 | 0.701 | 0.737 | 0.764 | 0.812 | 0.833 | 0.843
178 - - - - - 0.506 | 0.506 | 0.515 | 0.539 | 0.544 | 0.564 | 0.600 | 0.632 | 0.658 | 0.681 | 0.720 | 0.750 | 0.804 | 0.826 | 0.837
179 - - - - - 0.480 | 0.479 | 0.480 | 0.514 | 0.520 | 0.536 | 0.571 | 0.606 | 0.636 | 0.661 | 0.704 | 0.736 | 0.794 | 0.818 | 0.829
180 - - - - - 0.479 | 0.477 | 0.477 | 0.489 | 0.497 | 0.516 | 0.555 | 0.589 | 0.621 | 0.648 | 0.693 | 0.726 | 0.788 | 0.811 | 0.823




4.2. Doz Hiz Sabiti

Bu calismada elde edilen doz hiz sabiti (A) degerleri 80 cm®liikk su fantomu
icerisinde ve kaynak merkezi dik ekseni boyunca r, =1 cm referans noktasina

yerlestirilmis 0.1 mm?® liik voksel igerisinde hesaplanmis olan doz degerlerinin,
kaynagin hava kerma giiciine boliinmesiyle elde edilmistir. Hava kerma degerleri,
hava ortamina ait ek diizeltmelerden kurtulmak i¢in vakum ortaminda hesaplanmustir.
Kerma hesaplamalarinda, kaynak kapsiiliinden sac¢ilan diisilk enerjili fotonlarin
etkisini yok etmek icin 10 keV enerjinin altindaki fotonlarin ortam tarafindan ilk
olustuklar1 anda sogurulduklar1 kabul edilmistir. Nesil basina hava kerma, dik eksen
boyunca kaynaktan 100 cm’lik mesafeye yerlestirilen 10x10x0.05 cm®liik bir
vokselde hesaplandi. Hava kerma hesaplamalarinda 4x10%° foton simiile edildi. Bu
calismada elde edilen doz hiz sabitlerinin, literatiirde aym1 kaynaga ait diger
caligsmalardan elde edilmis doz hiz sabiti degerleriyle karsilagtirilmasi Tablo 4.17-4.24

de sunulmustur.

Tablo 4.17. microSelectron-v1 (Nucletron, mHDR-v1), HDR kaynak modeli i¢in bu
calismada hesaplanan doz hiz1 sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde
edilen degerlerle karsilastirilmasi.

Yazar Yontem A(cGyh™'U ™)

Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05¢cm?® voxel 1.113+ 0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05cm3 voxel 1.117 £ 0.002
Karaiskos ve ark. [29] N/A 1.116 + 0.006
Williamson ve Li [15] Ekstrapole 1.115+ 0.005
Pérez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmig Deger 1.116 + 0.009

Tablo 4.17° de, microSelectron-vl HDR kaynag icin, bu ¢alismada elde edilen
ve ayni kaynak modeline ait literatiirdeki doz hiz sabiti degerleri karsilastirmali olarak
verilmistir. Bu calismada doz hiz sabiti A =1.113+0.001 cGyU?h? olarak
hesaplanmistir. Bu deger, Taylor ve Rogers’ in degeriyle %0.4, Karaiskos ve ark.” nin
degeriyle %0.3, Williamson ve Li’ nin degeriyle %0.2 ve Pérez-Calatayud ve ark.” nin

degeriyle %0.3 icinde birbiriyle uyumludur.
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Tablo 4.18. microSelectron-v2 (Nucletron, mHDR-v2), HDR kaynak modeli i¢in bu
calismada hesaplanan doz hiz1 sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde
edilen degerlerle karsilastirilmast.

Yazar Yontem A(cGyh™U ™)
Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05cm?® voxel 1,111+ 0.001
Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05¢cm3 voxel 1.109 + 0.002
Daskalov ve ark. [73] Ekstrapole 1.108+0.13
Granero ve ark. [26] Sonuglarin Ortalamasi 1.112 4+ 0.0008
Pérez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmis Deger 1.109+ 0.011

microSelectron-v2 kaynag i¢in bu c¢alismada hesaplanan doz hiz sabiti,
literatlirdeki diger calismalarda hesaplanmis degerlerle birlikte Tablo 4.18° de
verilmistir. Elde ettigimiz doz hiz sabiti A =1.111+0.001 cGyU?h?, Taylor ve
Rogers’ 1n hesapladigr degerle %0.2, Daskalov ve ark.” nin degeriyle %0.3, Granero
ve ark.” nin degeriyle %0.1 ve Pérez-Calatayud ve ark.’nin degeriyle de %0.2’ lik
yakin bir uyum i¢indedir.

Tablo 4.19. VariSource (Varian, VS2000), HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada
hesaplanan doz hizi sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde edilen
degerlerle karsilastirilmasi.

Yazar Yontem A(cGyh™'Uu ™)

Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05¢cm?® voxel 1.100 + 0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05¢m3 voxel 1.099 + 0.002
Angelopoulos ve ark. [20] Ekstrapole 1.101 + 0.006
Pérez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmis Deger 1.100 %+ 0.006

VariSource kaynagi icin doz hiz sabiti, A =1.100 +0.001 cGyU*h™ olarak
hesaplanmistir. Karsilagtirma amaciyla bu deger, ayn1 kaynaga ait literatiirdeki diger
doz hiz sabiti degerleriyle birlikte Tablo 4.19° da verilmistir. Bu tablodan goriildiigi
gibi elde ettigimiz doz hiz sabiti, yaymlanmis diger ¢aligmalarin sonuglarina ¢ok

benzemektedir.
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Tablo 4.20. GammaMed 12i (Varian Medical Systems), HDR kaynak modeli i¢in bu
calismada hesaplanan doz hiz1 sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde

edilen degerlerle karsilastirilmast.

Yazar Yontem A(C(;yhflu *1)

Bu Caligma 100 cm’de 10x10x0.05¢cm?® voxel 1.112 £+ 0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05¢cm3 voxel 1.117 £ 0.003
Ballester ve ark. [21] Ekstrapole 1.118 £+ 0.003
Pérez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmis Deger 1.118 £ 0.004

Doz hiz sabiti, GammaMed 12i kayna@ igin A =1.112 +0.001 cGyU'h?
olarak hesaplanmistir. Buldugumuz A degerinin diger ¢alismalarin doz hiz
sabitleriyle karsilastiritlmasi Tablo 4.20 de verilmistir. Buldugumuz deger, Taylor ve
Rogers’ 1n sonucundan ~%0.44 daha diisiik ve Ballester ve ark.” nin sonucu ile Pérez-

Calatayud ve ark.” nin sonuglarindan ~%0.53 daha diistiktiir.

Tablo 4.21. GammaMed Plus (Varian Medical Systems), HDR kaynak modeli i¢in bu
calismada hesaplanan doz hiz1 sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde
edilen degerlerle karsilastirilmasi.

Yazar Yoéntem A(cGyh™Uu ™)

Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05cm?® voxel 1.113+0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05cm3 voxel 1.115+ 0.003
Ballester ve ark. [21] Ekstrapole 1.118+ 0.003
Pérez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmig Deger 1.117 £ 0.004

GammeMed Plus kaynagma ait doz hiz sabiti A =1.113 +0.001 cGyU*h!
olarak hesaplanmistir. Tablo 4.21° de bu kaynaga ait A degerleri gosterilmektedir.
Calismamizdaki A ile Taylor ve Rogers, Ballester ve ark. ve Pérez Calatayud ve ark’
nin hesaplamis olduklart doz hiz sabiti degerleri arasindaki farkliliklarin sirasiyla,

~%00.17, ~%0.44 ve ~%0.36 oldugu goriilmiistiir.

Tablo 4.22. GI192M11 (E&Z BEBIG), HDR kaynak modeli i¢in bu g¢alismada
hesaplanan doz hiz1 sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde edilen

degerlerle karsilastirilmasi.

Yazar Yontem A(cGyh™Uu ™)

Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05¢cm?® voxel 1.111+0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05cm3 voxel 1.112+ 0.003
Granero ve ark. [74] Ekstrapole 1.108 + 0.003
P’erez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmig Deger 1.110+ 0.004
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GI192M11 kaynagr icin bu calismada hesaplanan doz hiz sabiti,
A =1.1114+0.001 cGyU*h'?’ dir. Farkli galismalardan elde edilen doz hiz sabitlerinin
bu calismada elde edilen degerle karsilastirilmasi Tablo 4.22° de verilmistir. Bu
calismada hesaplanan A degeri ile Taylor ve Rogers ve Pérez Calatayud ve ark.” nin
sonuclar1 arasinda ¢ok fark olmamakla birlikte, Granero ve ark.” nin sonucu arasinda

~%0.3” lik bir fark goriilmektedir.

Tablo 4.23. M19 (Source Production and Equipment), HDR kaynak modeli igin bu
caligmada hesaplanan doz hiz1 sabiti degeri ve literatiirdeki diger calismalarda elde
edilen degerlerle karsilastirilmasi.

Yazar Yontem A(cGyh™Uu™)

Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05cm?® voxel 1.113+0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05cm3 voxel 1.114 + 0.002
Medich ve Munro [75] Ekstrapole 1.13 +£0.03

Pérez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmis Deger 1.114 £ 0.002

M19 kaynagi igin hesaplanan doz hiz sabiti, A =1.113 +0.001 cGyU*h?’ dir.
Karsilagtirma amaciyla bu deger, kaynaga ait diger doz hiz sabitleri ile birlikte Tablo
4.23° de verilmistir. Elde ettigimiz A, Taylor ve Rogers ve Pérez ve Calatayud ve

ark.’ nin sonuglariyla uyumlu iken, Medich ve Munro’ nun hesapladigi sonugla ~%1.7°

lik bir fark bulunmaktadir.

Tablo 4.24. Flexisource (Isodose Control), HDR kaynak modeli i¢in bu ¢alismada
hesaplanan doz hizi sabiti degeri ve literatiirdeki diger ¢alismalarda elde edilen
degerlerle karsilastirilmasi.

Yazar Yontem A(cGyh™'Uu ™)

Bu Calisma 100 cm’de 10x10x0.05¢m?® voxel 1.114+ 0.001

Taylor ve Rogers [24] 100 cm’de 10x10x0.05cm3 voxel 1.116 %+ 0.003
Granero ve ark. [23] Ekstrapole 1.109+ 0.011
P’erez-Calatayud ve ark. [4] Uzlagilmig Deger 1.113+0.01

Flexisource kaynagi i¢in doz hiz sabiti, A =1.114 +0.001 cGyU*h? olarak
bulundu. Bu kaynaga ait tiim doz hiz sabitleri Tablo 4.24° de gosterilmistir.
Hesapladigimiz A degeri, Taylor ve Rogers, Granero ve ark. ve Pérez ve Calatayud
ve ark.” nin sonuclariyla karsilastirildiginda sirastyla, ~%0.2, ~%0.5 ve ~%0.1" lik

uyum i¢inde oldugu goriilmektedir.
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4.3. TPSDose43 Hesaplamalar:

Calismamizin ikinci asamasinda, klinik tedavi planlama sistemlerindeki doz
hesaplama formiilasyonuna gore, istenilen noktalarda doz hesabini yapabilen
TPSDose43 programinda, hasta dozuna etki edebilecek faktdrlerin dogru bir sekilde
belirlenebilmesine yonelik birtakim analizler yapilmistir. TPSDose43 programindaki
mevcut dozimetrik parametreler ve kaynak veri kiimeleri {izerinde yapilabilecek bazi
degisikliklerin, doz degerleri {izerinde olusturacag etkiler incelenmistir. Bu amagla,
AAPM TG-43 raporunda yer alan formiiller ve dozimetrik parametreler dikkate

alinarak bazi degerlendirmeler asagida sunulmustur.

Bir kaynak etrafindaki doz hesabi, kaynagin mevcut goriintiileme teknikleriyle
saptanmast miimkiin olmadigi, nokta kaynak yaklagimi kullanilan diisiik doz hizli
uygulamalarda 1-boyutlu formiilasyon olarak tercih edilirken, kateterler yoluyla
hizalanan kaynak yonelimlerinin 3-boyutlu goriintiilere dayali olarak kolaylikla
tanimlanabildigi yiikksek doz hizli uygulamalarda, 2-boyutlu formiilasyon kullanilarak
yapilmaktadir [36]. Brakiterapi kaynaklari etrafinda TG-43 formiilasyonuna gore
hesaplanan dozun tam olarak belirlenebilmesi i¢in, geometri faktoriiniin bilinmesi
gerekir [98]. Yiiksek doz hizli brakiterapide, geometri fonksiyonunun hesaplanmasi
i¢in ¢izgi kaynak yaklasimi kullanilir [17, 18, 73] . Denklem 4.1 de verilen 1-boyutlu
formiilasyonda x alt indisi opsiyonlu olup, kaynagin nokta ya da ¢izgi kaynak

yaklagimi1 kabul edilmesine gore degigsmektedir.

Gy (1, 6,)

P =SS 06

“Ox (r) ) ¢an(r) (41)

TG-43 raporunda, nokta kaynak yaklagimi dikkate alinarak elde edilen

Denklem 4.2’ nin, ¢ogu tedavi planlama sistemlerinde kullanilmakta oldugu belirtilir

2]
60)=5 (2] 00)-0,0) @42

Ancak ayni raporda, r <1cm gibi kiiclik mesafelerde, dogruya daha yakin sonuglar

vermesi acgisindan Denklem 4.3’ iin kullanilmas1 6nerilmektedir.
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D(r)=S Am 9.(r)-4,,(r) 4.3)

Yukarida verilen durumlar g6z oniinde bulunduruldugunda:

Ilk olarak, geometri fonksiyonunun ¢izgi ve nokta kaynak yaklasimlari igin, 1-
boyutlu formiilasyon kullanilarak, TPSDose43 programindan elde edilen sonuglar
degerlendirilmistir. Varisource VS2000 *2Ir HDR kaynak modeli i¢in kaynaktan 0.2
cm ve 0.3 cm uzaklikta z ekseni boyunca alinan doz profilleri, 1-boyutlu nokta ve 1-
boyutlu ¢izgi kaynak yaklasimi i¢in karsilastirmali olarak Sekil 4.78 de verilmistir.
Nokta kaynak yaklagiminin ¢izgi kaynak yaklasimina oranmi i¢in elde edilen doz
dagilim deseni ise Sekil 4.79° da sunulmustur. VariSource kaynagi iki aktif kaynaktan
olusmaktadir. Kaynak ve kablo i¢inde hesaplanan dozlar, klinik agidan bir 6nem arz
etmediginden sifir olarak kabul edilmistir. Sekil 4.80° de Buchler kaynag: icin iki

kaynak yaklagimina ait doz profil grafikleri karsilastirilmali olarak incelenmistir.

"Ll[}.j cm)
._\JU-E cm)
_"hlt.‘r.j crm)
HL(U.S CIn

zlcm)

Sekil 4.78. VS2000 2Ir HDR kaynag igin 1-boyutlu doz formiilasyonu kullanilarak
nokta ve ¢izgi kaynak yaklagimi i¢in TPSDose43 programinda hesaplanan z
eksenindeki doz profillerinin kaynaktan farkli uzakliklardaki karsilastirilmast. (D1d_nk,
1-boyutlu formiilasyonda nokta kaynagi, Diq ¢k, 1-boyutlu formiilasyonda ¢izgi
kaynak yaklagimini temsil etmektedir).

Sekil 4.78 incelendiginde, tranvers eksen ilizerinde radyal degisime bagli olarak

1-boyutlu nokta kaynak ve 1l-boyutlu ¢izgi kaynak yaklasimlariin kullanildigir doz

hesaplamalarinin sonucunda elde edilen degerler arasinda gozle goriiliir bir fark
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olmadig1 goézlenmistir. Ancak anizotropi etkilerinin s6z konusu oldugu biiyiik ac1
degerlerinde 1-boyutlu nokta kaynak ve 1-boyutlu ¢izgi kaynak yaklagimlar ile elde
edilen sonuglar arasinda 0.25 cm’ den daha kiiclik mesafelerde gozle goriiliir 6nemli
farklarin ortaya ¢iktig1 belirlenmistir. Bununla birlikte bu farklilik 0.3 cm’ den biiytik
radyal uzakliklarda hizla azalarak ortadan kalkmaktadir. Bu durum Sekil 4.78 ve Sekil
4.79’ da acik¢a goriilmektedir. Ancak, Sekil 4.80” de Buchler kaynagi i¢in verilen doz
profil grafigi incelendiginde, tranverse eksen iizerinde nokta ve ¢izgi kaynak yaklasimi

i¢cin ihmal edilebilir diizeyde bir farkliligin gorildiigii sdylenebilir.

Doz Dagihm Oram

1
0.951

0.505

0.901
0.85
0.8
0.75
0.7
0.65
0.6
0.55

0.252

x-ekseni
-]

-0.25:

-0.50!

-0.505 -0.253 0.252 0.505

0
z-ekseni

Sekil 4.79. Varisource, VS2000 kaynagi i¢in 1-boyutlu doz formiilasyonu kullanilarak
nokta ve c¢izgi kaynak yaklasimi i¢in hesaplanan doz degerlerinin oraninin,

D / D.y « , xz diizleminde tranvers eksen tizerinde alinan doz dagilim deseni.
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Sekil 4.80. Buchler kaynagi i¢in 1-boyutlu doz formiilasyonu kullanilarak nokta ve
cizgi kaynak yaklasimi i¢in TPSDose43 programinda hesaplanan z eksenindeki doz
profillerinin kaynaktan farkli uzakliklardaki karsilastirilmasi. (Did nk, 1-boyutlu
formiilasyonda nokta kaynagi, Dig ¢k, 1-boyutlu formiilasyonda ¢izgi kaynak
yaklagimini temsil etmektedir).

Ikinci olarak ¢izgi kaynak yaklasimi icin 1-boyutlu ve 2-boyutlu
formiilasyonlar kullanilarak, Buchler kaynagindan 0.2 cm ve 0.3 cm’ lik uzaklikta z

ekseni boyunca elde edilen doz profil grafigi ve Dy o /Dy g orant igin doz dagilim

deseni Sekil 4.81 ve Sekil 4.82” de verilmistir. VariSource kaynagi i¢in ayni kosullar
altinda elde edilen doz profil grafikleri Sekil 4.83” de gosterilmistir.
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Sekil 4.81. Buchler kaynagi i¢in 1-boyutlu ve 2-boyutlu doz formiilasyonlar
kullanilarak ¢izgi kaynak yaklasimi i¢in TPSDose43 programinda hesaplanan z
eksenindeki doz profillerinin kaynaktan farkli uzakliklardaki karsilastirilmasi. (Diq_c,
1-boyutlu formiilasyonda ¢izgi kaynak yaklasimini, Dag ¢, 2-boyutlu formiilasyonda
¢izgi kaynak yaklasimini temsil etmektedir).

Sekil 4.81°de, transvers eksen iizerinde kaynaga yakin radyal mesafelerde, 1-
boyutlu ve 2-boyutlu ¢izgi kaynak yaklagimlarinin kullanildigir doz hesaplamalarinin
sonucunda elde edilen degerler arasinda belirgin bir farkliligin oldugu goriilmektedir.
Anizotropi etkilerinin baskin oldugu biiyiik ac1 degerlerinde ise bu farklilik ortadan
kalkmaktadir. Kaynaktan uzak radyal mesafelerde, bu iki kaynak yaklagiminin
birbirinden farkli olmadig1 gozlenmistir. Sekil 4.82° de, kaynak uzun eksenine yakin
radyal mesafelerde, tek yonde %5’ in iizerinde bir doz farkliligi oldugu
gdzlenmektedir. Sekil 4.83 incelendiginde, VS2000 ’Ir HDR kayna icin tranvers
eksen iizerinde kaynaga yakin uzakliklarda 1-boyutlu ve 2-boyutlu ¢izgi kaynak
yaklasimlar1 arasindaki farkliligin daha biiyiik oldugu gorilmektedir. Bu durumun,
Buchler kaynaginin aktif ¢ekirdek uzunlugunun en kiiciik ve VariSource VS2000
kaynaginin ise en uzun aktif ¢ekirdek uzunluguna sahip olmasindan kaynaklandig:

sOylenebilir.
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Sekil 4.82. Buchler kaynag i¢in 1-boyutlu ve 2-boyutlu doz formiilasyonlari
kullanilarak ¢izgi kaynak yaklasimi i¢in hesaplanan doz degerlerinin oraninin

D« / D,s « , xz diizleminde tranvers eksen tizerinde alinan doz dagilim deseni.

D
D, d_‘;k(_ 0.2 cm)

- —

Doz (Gy)

1.5F

]
|
Lo bssva o byvasna byiaaaaag

11 aiiag

Sekil 4.83. VS2000 kaynag i¢in 1-boyutlu ve 2-boyutlu doz formiilasyonlari
kullanilarak ¢izgi kaynak yaklasimi i¢in TPSDose43 programinda hesaplanan z
eksenindeki doz profillerinin kaynaktan farkli uzakliklardaki karsilastirmasi. (D14 c,
1-boyutlu formiilasyonda ¢izgi kaynak yaklasimini, Dag ¢, 2-boyutlu formiilasyonda
cizgi kaynak yaklasimini temsil etmektedir).

Bu durum igin son olarak, 1-boyutlu formiilasyon ile nokta kaynak yaklasimi
ve 2-boyutlu formiilasyon ile ¢izgi kaynak yaklasimi kullanilarak TPSDose43 ile elde

edilen sonuglar karsilastirmali olarak verilmistir. Buchler kaynag i¢in belirli radyal
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mesafelerdeki doz profil grafigi ve Dld_nk/DZd_gk orani i¢in doz dagilim grafikleri

Sekil 4.84 ve Sekil 4.85” de sunulmustur. VariSource kaynagi i¢in doz profil grafigi
Sekil 4.86° da ayrica gosterilmistir.

-~ — Dldﬁnk :
D (0.2 ecm)

— = 2d_gk

Dy O
D
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Sekil 4.84. Buchler kaynag igin, 1-boyutlu ve 2-boyutlu doz formiilasyonlar
kullanilarak, nokta ve ¢izgi kaynak yaklasimlari igin TPSDose43 programinda
hesaplanan doz degerlerinin, x: 0.2 cm, y: 0.2 cm ve x: 0.3 cm, y: 0.3 cm’ deki doz
profillerinin karsilastirilmasi. (Dig nk, 1-boyutlu formiilasyonda nokta kaynak
yaklagimini, Daq4 ¢, 2-boyutlu formiilasyonda ¢izgi kaynak yaklagimini temsil
etmektedir).

Buchler kaynagi icin transvers eksen lizerinde radyal degisime bagl olarak 1-
boyutlu nokta kaynak ve 2-boyutlu ¢izgi kaynak yaklagimlar1 kullanilarak yapilan doz
hesaplamalar1 sonucunda elde edilen degerler arasindaki farkliliklarin kaynaktan uzak
radyal mesafelerde ortadan kalktig1 Sekil 4.84” de goriilmektedir. Bununla birlikte,
Sekil 4.86 incelendiginde, transvers eksen iizerinde Varisource VS2000 kaynagina
yakin radyal uzakliklarda, anizotropi etkilerinin baskin oldugu kiigiik ve biiyiik a1
degerlerinde belirgin bir farklilik gozlenmektedir. 0.3 cm’ den biiylik radyal

mesafelerde bu farklilik, sadece anizotropi etkilerinin etkin oldugu biiyiik ag1

degerlerinde goriilmiistiir.
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Sekil 4.85. Buchler kaynag icin, 1-boyutlu ve 2-boyutlu doz formiilasyonlar
kullanilarak, nokta ve ¢izgi kaynak yaklasimlari icin hesaplanan doz degerlerinin

oraninin, Dy / D,s o » Xz diizleminde tranvers eksen tizerinde alinan doz dagilim

deseni.
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Sekil 4.86. Varisource, VS2000 kaynagi igin, 1-boyutlu ve 2-boyutlu doz
formiilasyonlar1 kullanilarak, nokta ve ¢izgi kaynak yaklagimlari igin TPSDose43
programinda hesaplanan doz degerlerinin, x: 0.2 cm, y: 0.2 cm ve x: 0.3 cm, y: 0.3
cm’ deki doz profillerinin karsilastirilmasi. (Did_nk, 1-boyutlu formiilasyonda nokta
kaynak yaklagimini, Dag ¢, 2-boyutlu formiilasyonda ¢izgi kaynak yaklagimini temsil
etmektedir).
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Literatiirde bir kaynaga ait yapilmis birden fazla dozimetrik ¢aligma mevcut
olup, bu c¢alismalarda hesaplanmis olan anizotropi fonksiyonu ve radyal doz
fonksiyonu degerleri, farkli mesafe araliklari goz Oniinde bulundurularak elde
edilmistir. Ayn1 kaynak modeli i¢in elde edilen bu veri kiimelerinden bir tanesi tedavi
planlama sistemlerinde kullanilmak iizere tercih edilmektedir. Her bir veri kiimesinde
radyal doz fonksiyonu ve anizotropi fonksiyonunun tablo degerlerinde gz Oniine
alman farkli a¢1 ve radyal mesafe araliklariin doz degerleri tizerindeki etkisi,

TPSDose43 iginde tanimlanmis olan F(r,0) ve g(r) tablolarindaki ag1 ve radyal

mesafe degerleri azaltilarak incelenmistir.
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Sekil 4.87. VariSource VS2000 kaynag igin, X: 0.2 cm, y: 0.2 cm ve x: 0.3 cm, y: 0.3
cm’ de bu kaynaga ait F(r,0) tablo degerlerinin azaltilmasiyla TPSDose43

programinda hesaplanmis dozun, F(r,0) ° nin tablo degerlerinin degistirilmeden
TPSDose43 programinda hesaplanmis doz ile karsilastirilmasi. F(r,8) ,anizotropi
fonksiyonunun tablo degerlerinin azaltilmis durumunu, F(r,#) ise, anizotropi
fonksiyonunun tablo degerlerinin degistirilmemis durumunu temsil etmektedir.

Yapilan hesaplamalar sonucu elde edilen dozimetrik parametrelerin
tablolastirilmasinda dikkate alinan mesafe ve a¢i1 degerlerinin sik aralikli degerler
olmasi durumunun doz degerleri lizerinde herhangi bir degisiklige neden olmadigi
Sekil 4.87° de gortilmektedir. Sekil 4.88 incelendiginde, bu etkinin tek yonde %5 kadar
bir degisim olusturabilecegi soylenebilir. Sekil 4.89-4.91° de, mesafeye karsi

hesaplanan radyal doz fonksiyonlarinin tablolastirilmis degerlerinin aralikli alinmasi
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sonucu yapilan doz hesaplamalarindan elde edilen degerler arasinda herhangi bir

farkliligin olmadig: goriilmektedir.

Doz Dagim Oram
105

103

Lol

0.983

0.505:

0.961
0.939
0.917
0.894
0.872
0.85

0.252:

x-ekseni
=

-0.50!

0.505 0.253 0 0.252 0,505
z-ekseni

Sekil 4.88. VariSource VS2000 kaynagi i¢in, anizotropi fonksiyonunda alinan mesafe
ve ag1 degerlerinin azaltilmasi ile hesaplanan doz degerlerinin, F(r,&) anizotropi

fonksiyonun degistirilmeden elde edilmis doz degerlerine oraninin, D¢, 4 / Deiroy

xz dlizleminde tranvers eksen iizerinde alinan doz dagilim deseni.

— 27(0.2cm)
— - 2(0.2cm)
—— g7(0.3 cm)
£ (0.3 cm)

tJ

1.5

Doz (

(UL Lve v vy v Lv vy vn w0y Lo v v v L v v ey v I &

Sekil 4.89. VariSource VS2000 kaynagi i¢in, X: 0.2 cm, y: 0.2 cm ve x: 0.3 cm, y: 0.3
cm’ de bu kaynaga ait g(r) tablo degerlerinin azaltilmasiyla TPSDose43 programinda
hesaplanmis dozun, g(r)’ nin tablo degerlerinin degistirilmeden TPSDose43
programinda hesaplanmigs doz degeri ile Kkarsilastirilmasi. g'(r), radyal doz
fonksiyonunun tablo degerlerinin azaltilmis durumunu, g(r) ise, radyal doz
fonksiyonunun tablo degerlerinin degistirilmemis durumunu temsil etmektedir.
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Doz Dagihm Oram

1
0.999
0.997
0.994
0.992
0.99
0.987
0.985
0.982
0.98

0.505

0.252

X-ekseni
=

£0.25

-0.50

0.505 0.253 0 0.252 0.505
z-ekseni

Sekil 4.90. VariSource VS2000 kaynagi i¢in, radyal doz fonksiyonunda alinan
mesafelerin azaltilmas ile hesaplanan doz degerlerinin, g(r) tablo degerlerinde bir

degisiklik yapilmadan elde edilen doz degerlerine oraninin, Dg-(r)/ Doy » Xz

diizleminde alinan doz dagilim deseni.

o—o £'(r)

1.2
A b g(r’) 1 .2

FyRrAEaRY e

g (0

l>/

0.68
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
r/fem

Sekil 4.91. VariSource VS2000 kaynagi i¢in, g’(r) radyal doz fonksiyonunun tablo
degerlerinin azaltilmasi ile g(r) radyal doz fonksiyonunun tablo degerlerinde bir

degisiklik yapilmamasi durumunda kaynak merkezi dik ekseninden alinan noktalarin
gosterimi.
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TPSDose43 programinda diger bir degistirilebilir parametrede, kaynagin aktif
uzunlugudur. Kaynagin geometrik dizaym1 muhafaza edilerek sadece aktif
¢ekirdeginin uzunlugunda + %10 * luk degisim g6z Oniine alindiginda, dozda

olusabilecek degisimler incelenmistir.

L=0315cm
L=0.35cm

L=0.385cm
L=0.315cm
L=0.35 cm

L=0.385 cm

Doz (Gy)

-1 -0.8 -0.6 -0.4 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
z(cm)

Sekil 4.92. GammaMed Plus kaynaginin aktif uzunlugunun, + %10 degistirilmesi ve
uzunlugun aym kalmasiyla, TPSDose43 programindan elde edilen doz degerlerinin
karsilastirilmasi (Diiz gizgiler x: 0.3 cm ve y: 0.0 cm’ de elde edilen doz profillerini,
kesikli ¢izgiler x: 0.6 cm ve y: 0.0 cm’ de elde edilen doz profillerini temsil
etmektedir).

Sekil 4.92 incelendiginde, transvers eksen iizerinde kaynaga yakin radyal
mesafelerde kaynagin aktif uzunlugu degistirilerek yapilan doz hesaplamalarinin
sonucunda elde edilen degerlerle gegerli aktif kaynak durumu i¢in elde edilen degerler
arasinda birtakim farkliliklarin olustugu goriilmektedir. Ancak bu farkliliklar yaklasik
olarak %1 ila %1.5 civarinda oldugu i¢in, aktif kaynak uzunlugunun + %10 tolerans
degerleri iginde degistirilmesinin pek bir fark olusturmadigi ve aktif kaynak
boyutunun, bu tolerans degerleri arasinda degistirilebilecegi sdylenebilir. Aktif kaynak
boyutundaki degisimin, transverse eksen iizerinde kaynaktan uzaklastikca gozle
goriilebilir bir farklilik olusturmadigr Sekil 4.92° de gosterilmektedir. Merkezi dik
kesit {izerinde yapilan incelemelerde maksimum %5 civarinda doz farkliliklart Sekil

4.93 ve Sekil 4.94° de gozlenmistir.
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Doz Dagihm Oram
Lo3

Loz

L0l

1

1.015

0.994
0.985
0.976
0.967
0.959
0.95

0.507

x-ekseni
=1

-0.507

-Lol!

-L015 -0.5075 0.5075 1.015

0
z-ekseni

Sekil 4.93. GammaMed Plus kaynagnin aktif uzunlugunun %10 azaltilmasi ile
hesaplanan doz degerinin, kaynagin aktif uzunlugu degistirilmeden hesaplanan doz
degerine oraninin xz diizleminde tranvers eksen tizerinde alinan doz dagilim deseni.

Doz Dagiim Oram

105
104
103
102
101
0.934
0.983
0.972

1.015

0.507
0.961
0.95

x-ekseni
=1

-0.507'

-L.01

-1.015 0.5075 0 05075
z-ekseni

1.015

Sekil 4.94. GammaMed Plus kaynaginin aktif uzunlugunun %10 artirilmis olarak
hesaplanan doz degerinin, kaynagin aktif uzunlugu degistirilmeden hesaplanan doz

degerine orani.
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Bir su fantomu igerisine yerlestirilmis microSelectron-v2 kaynaginin, z
koordinat ekseninde -2.0, 0.0 ve 2.0 cm’ lik noktalardaki bekleme pozisyonlar1 Sekil
4.95 ¢ de verilmistir. Sekil 4.96” da, kaynagin {i¢ bekleme pozisyonu igin kaynaktan
belirli uzakliklarda BrachyDose ve TPSDose43 programlarindan elde edilmis doz

dagilimlan karsilagtirmali olarak incelenmistir.

Sekil 4.95. Su ortamina belirli araliklarla yerlestirilmis 3 microSelectron-v2 kaynak
konfigiirasyonu i¢in yz koordinat diizleminden alinmis goriintii.

DY%0.2 em) | 3
DTPS( 0.2 cm)
DY%(0.3 cm)
D"%(0.3 cm)
D(0.4 cm) | 3
D"%0.4 cm) | 3
DV (0.5 cm) | 3
D"(0.5 cm)
D”(0.6 cm)
D"(0.6 cm)
DY(1.0 cm) | 3
D™%(1.0 cm)

Doz (Gy)

[§¥]

Sekil 4.96. Belli araliklarla yanyana yerlestirilmis 3 microSelectron-v2 kaynak
bekleme pozisyonlari i¢in, TPSDose ve BrachyDose programlarindan elde edilen doz
dagilimlarinin, kaynaklardan farkli radyal mesafelerde karsilastirilmasi (Diiz ¢izgiler
BrachyDose programindan elde edilen doz dagilimlarini, kesikli ¢izgiler ise
TPSDose43 programramindan hesaplanan doz dagilimlarini temsil etmektedir).
BrachyDose ve TPSDose43 ile hesaplanan doz degerleri arasinda, kaynaga
yakin radyal mesafelerde gozle goriilebilir farkliliklarin meydana geldigi, kaynaktan
0.3 cm’ den biylik radyal mesafelerde ise bu farkliliklarin ortadan kalktigi
goriilmektedir. Kaynaktan yaklagik 1 cm’ den uzak mesafelerde MC ile hesaplanan

doz degerlerinin TPSDose43 ile hesaplanan degerlere yakin sonuclar verdigi
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gozlenmektedir. Bu durum, iki deger arasinda 1 cm’ den uzak mesafeler i¢cin anlamli

bir farkliligin olmadigi sonucunu ortaya koymaktadir.

4.4. Tedavi Planlamasi Senaryolari

Gergege uygun olarak diistiniilen bir meme brakiterapisi i¢in 6rnek bir hastaya
ait CT verileri kullanilarak, 3DSlicer programinda olusturulan doku esdegeri 3-
boyutlu matematiksel bir fantom modelinde ve tiim voksellerin su olarak kabul edildigi
aym smir degerlere sahip bir fantomda, microSelectron-vl %Ir yiiksek doz hizl
brakiterapi kaynagina ait doz hesaplamalar1 i¢in farkli senaryolar diisiiniilerek bir dizi
simiilasyon ¢alismasi yapilmistir. EGSnrc tabanli BrachyDose MC doz hesaplama
islemlerinde ortam farkliliklarinin ve voksel boyut degerlerinin olusturacag etkiyi
incelemek amaciyla, su ve doku ortamlarinda ti¢ farkli voksel boyutu igin, ayni
planlama kosullar1 altinda doz hesaplamalari yapilmigtir. Bu iki ortam icin
hesaplanmis doz degerleri arasindaki farliliklar, doz hacim histogramlari (DVH),
klinik dozimetrik parametreler, izodoz ¢izgileri ve ylizde doz farklar karsilastirilarak

degerlendirilmistir.

Bir meme hastasi i¢in yapilmasi planlanan MC simiilasyon ¢aligmalarinda,
hastaya ait anatominin ve doku bilesimlerinin BrachyDose kod sisteminde
tanimlanabilmesi amaciyla, hasta anatomisine esdeger olan bir geometrinin vokselize
edilmis matematiksel bir fantom olarak tasarlanabilmesi gerekmektedir. Bu ¢alisma
i¢in ele alinan 6rnek hasta geometrisinin, 3DSlicer programi yardimiyla simiilasyon
islemlerine aktarilmast saglanmistir. CT goriintiilerinden kesimleme yapilarak
olusturulan vokselize edilmis bir geometride var olan materyal cinsi ve kiitle
yogunlugu degiskenleri, CT kalibrasyon egrisi kullanilarak elde edilmistir. TG-186
raporunda her bir organ i¢in tanimlanmis doku bilesimleri ve yogunluk degerleri Tablo
4.25° te verilmektedir. Doku materyal bilgilerinin dahil edildigi 3-boyutlu 1zgara
yapisindaki vokselize geometri ortaminda, kaynaktan yayinlanan radyasyon
parcaciklarinin simiilasyon iglemi gergeklestirilmistir. Simiilasyon c¢alismasi igin
hazirlanan ve doku atamasi yapilmis olan organ kesit goriintiileri Sekil 4.97° de
gosterilmektedir. Ancak, hesaplama verimliligini artirmak amaciyla, fantom modeli
aksiyel, sagital ve koronal kesit goriintiileri dikkate alinarak, x, y ve z yonlerinde
yeniden boyutlandirilmig ve ilgilenilen bolge (ROI), Sekil 4.98” de gosterildigi gibi
belirlenmigtir. Sekil 4.99° da, doku atamasinin yapildigi bir dizi aksiyel kesit
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goriintiilerinden olusmus 3-boyutlu vokselize fantom modelinin temsili goriintiisii

verilmektedir.

Sekil 4.97. BrachyDose MC simiilasyon calismalari igin hazirlanan organ kesit
gorlntiileri.

Sekil 4.98. BrachyDose MC simiilasyon galismasi i¢in belirlenen ilgilenilen bdlge
(ROI).
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Sekil 4.99. BrachyDose MC simiilasyon ¢alismalari i¢in, her bir voksele doku atamasi
yapilarak olusturulmus vokselize fantom modelinin temsili goriintiisii.

Bu tez ¢alismasinda, Multikateter intertisyel brakiterapi yontemi diistiniilerek
yapilan planlama calismalarinda kaynak bekleme pozisyonlari, radyoterapi sonrasi
yapilmasi planlanan meme brakiterapi uygulamalarinda, hasta i¢in regete edilecek doz
degerinin yaklasik 34 Gy oldugu ifade edilen literatiir caligmalari [93] dikkate alinarak
belirlenmistir. Bu ¢alismada doz hesabinin yapilacagr ilgilenilen bolge, sag gogsiin
merkezine yakin ve kaynak bekleme noktalarindan farkli keyfi olarak tanimlanmustir.
Belirlenen kaynak bekleme noktalari, hastanin tiim meme dokusuna ait hacim ve sekil
degisikliklerine gore kisiden kisiye degisebilecegi igin, burada diisiiniilen planlama
calismasi baska bir hasta i¢in uygulandiginda, hesaplanan doz degerlerinde birtakim
farkliliklar gozlenecektir.

Hastaya 6zgii bir fantom modeli kullanilarak, meme bdlgesi igin belirlenmis 34
Gy’ lik dozun, planlanan hedef hacmin en az %90’ nin1 kapsayacagi en uygun tedavi
planin1 olusturmak amaciyla, radyoaktif kaynaginin pozisyon sayisi ve kaynak
bekleme lokasyonlari iizerine bir¢ok planlama c¢alismasi yapilmistir. Bu planlama
caligmalari ilk olarak TG-43 formiilasyonu dikkate alinarak optimize edilmistir. Cesitli
planlama senaryolar1 sonucunda, tek bir microSelectron-v1 **2Ir brakiterapi kaynak
modeli i¢in 15 farkli bekleme noktasi belirlenmistir. Kaynagin bekleme pozisyonlarina
ait temsili goriintisii Sekil 4.100° de gosterilmektedir. Her bir kaynak bekleme

pozisyonunun aralig1 yaklasik 1 cm olarak ayarlanmigtir.
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Sekil 4.100. Hastanin anatomik yapisi dikkate alinarak olusturulmus vokselize bir
fantom modelinde, kaynaga ait 15 farkli bekleme pozisyonunun temsili gériintiisii.
Bu tez ¢alismasinda, simiilasyonda kullanilacak voksel boyut degerinin, su ve
doku ortamlarinda yapilan doz hesaplamalari iizerindeKi etkisini incelemek amaciyla,
3 farkli voksel boyutu ele alinmustir. 1.0x1.0x5.0 mm?® olarak taranan CT
goriintlilerinden kesimleme islemi ile olusturulan grid tabanli fantom modeli ayrica,
1.0x1.0x1.0 mm? ve 2.0x2.0x2.0 mm? liik voksellere doniistiiriilmiistiir. Hazirlanan
3-boyutlu vokselize fantomlar, 1.0x1.0x1.0 mm?® voksel boyutu igin yaklasik olarak
2x10° vokselden, 1.0x1.0x5.0 mm?® voksel boyutu igin yaklasik olarak 4x10°
vokselden ve 2.0x2.0x2.0 mm? voksel boyutu igin yaklasik olarak 25x10* vokselden
olugmustur. Olusturulan bu geometrik fantom modellerinde, ortam degiskeninin su ve
doku olmasi durumuna goére doz hesaplamalari igin ayri1 simiilasyon islemleri
gerceklestirilmistir. Her bir simiilasyon ¢alismasi 1x108 foton kullanilarak yapilmustir.
Klinik uygulamalarda tek bir kaynak modeli igin belirlenmis olan bekleme
pozisyonlarinda doz hesab1 ayr1 ayr1 yapilmaktadir. Bu tez ¢alismasinda, simiilasyon
calismalar i¢in kullanilan BrachyDose MC kodu igerisinde, HDR kaynak modelleri
icin tamimli olan c¢alisma modu ile klinik uygulamalardaki aymi islem

gerceklestirilmistir.

EGSnrc kullanici kodu BrachyDose ile yapilan simiilasyon galismalarinda doz
hacim histogramlar: (DVH), ii¢ boyutlu tedavi planlamalarinda hastanin anatomisine
ait doz dagilim bilgilerinin elde edilmesini saglamasi bakimindan 6nemlidir. Bu

sebeple, doz hesaplamalar1 yapildiktan sonra DVH tabanli analizler dozimetrik
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degerlendirme amach kullanilmistir. Bu tez ¢alismasinda su ve doku ortami igin iig
farkli voksel biiyiikliigii kullanilarak elde edilen DVH grafikleri Sekil 4.101-Sekil
4.102° de gosterilmektedir. Hedef hacme verilecek doz degerinin hesaplandigi

planlama ¢alismasinin dogrulugunu degerlendirmek amaciyla, hedef hacmin %90’

nin1 kapsayan minimum doz degeri (Dgo = 34GY), regete edilen dozun %100’ {inii ve

%150’ sini alan hacim (sirastyla V4, ve V,.,) ve doz homojen indeksi (DHI) [99] gibi

klinik dozimetrik parametreler incelenmistir. Doz homojen indeksi;

DHI =1- V150 (4 )

100
denklem 4.4 ile verilmektedir. Planlanan hedef hacim i¢in regete edilen dozun
homojenligini degerlendiren bu nicelik, doz hacim grafikleri kullanilarak
hesaplanabilmektedir. Ayrica, doku ve su ortamlarinda tiim **?Ir kaynak modelleri i¢in
olusturulmus izodoz grafikleri ve doz dagilim desenleri, voksel boyut degerleri de

dikkate alinarak ayrintili bir sekilde incelenmistir.
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Tablo 4.25. TG-186 raporunda verilen doku materyal tanimlari ve kiitle yogunluklar [8].

DOKULAR o LUl Kiitle Yoggnlugu
H C N o) Na P S K cl | ca | Mg gem
Prostat 105 8.9 2.5 77.4 0.2 0.1 0.2 0.2 - - - 1.04
Yag 11.4] 5938 0.7 27.8 0.1 - 0.1 - 0.1 - - 0.95
Meme Bezi 10.6 | 33.2 3.0 52.7 0.1 0.1 0.2 - 0.1 - - 1.02
Erkek icin Yumusak Doku | 10.5 | 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 - - 1.03
Kadin i¢in Yamusak Doku | 10.6 | 31.5 2.4 54.7 0.1 0.2 0.2 0.2 0.1 - - 1.02
Cilt 10.0 | 204 4.2 64.5 0.2 0.1 0.2 0.1 0.3 - - 1.09
Kortikal Kemik 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 10.3 0.3 - - 22.5 0.2 1.92
Goz Mercegi 9.6 19.5 5.7 64.6 0.1 0.1 0.3 - 0.1 - - 1.07
Akciger (sisirilmis) 10.3 | 10.5 3.1 74.9 0.2 0.2 0.3 0.2 0.3 - - 0.26
Karaciger 1021 13.9 3.0 71.6 0.2 0.3 0.3 0.3 0.2 - - 1.06
Kalp 104 ] 139 2.9 71.8 0.1 0.2 0.2 0.3 0.2 - - 1.05
Su 11.2 - - 88.8 - - - - - - - 1.00
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Sekil 4.101. microSelectron-v1 *2Ir kaynagi igin 1.0x1.0x1.0 mm?3, 1.0x1.0x5.0 mm?
ve 2.0x2.0x2.0 mm®’liik ii¢ voksel boyutu kullanilarak doku ortaminda elde edilen Doz

Hacim Grafiklerinin (DVH) karsilastirilmasi.
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Sekil 4.102. microSelectron-v1 *2Ir kaynagi igin 1.0x1.0x1.0 mm?3, 1.0x1.0x5.0 mm?
ve 2.0x2.0x2.0 mm®liik ii¢ voksel boyutu kullanilarak su ortaminda elde edilen Doz

Hacim Grafiklerinin (DVH) karsilastiriimasi.
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Tablo 4.26. microSelectron-vl kaynag igin 3 farkli voksel biiyiikliigi kullanilarak
doku ortaminda elde edilen doz-hacim grafiklerinden elde edilen klinik dozimetrik
parametreler.

Voksel Boyutlar Dao V100 V150 DHI
1.0x 1.0 x 1.0 mm?® 36 39 19 0.52
1.0x 1.0 x 5.0 mm? 34 35 17 0.51
2.0x2.0x2.0mm 35 37 18 0.52

Tablo 4.27. microSelectron-v1 kaynagi igin 3 farkli voksel biiyiikliigii kullanilarak su
ortaminda elde edilen doz-hacim grafiklerinden elde edilen Kklinik dozimetrik
parametreler.

Voksel Boyutlari Dyo V100 Vis0 DHI
1.0x1.0x 1.0 mm3 34 35 15 0.56
1.0x 1.0 x 5.0 mm3 33 31 14 0.56
2.0x2.0x2.0 mm 33 33 15 0.55

Sekil 4.101” de doku ortamu i¢in elde edilen DVH grafiklerinden, planlanan
hedef hacmin %90’ nin1 kapsayan doz degerlerinin, 1.0x1.0x1.0 mm?, 1.0x1.0x5.0
mm? ve 2.0x2.0x2.0 mm®liik voksel boyutlar igin sirastyla 36 Gy, 34 Gy ve 35 Gy
olarak hesaplandig1 goriilmektedir. Tablo 4.26° da, ti¢ farkli voksel boyutu i¢in doku
ortaminda hesaplanan Dgo, V100, Viso Ve doz homojen indeks (DHI) degerleri
verilmektedir. 0 ile 1 arasinda olmasi1 beklenen doz homojen indeks degeri, doku
ortami i¢in yaklagsik 0.52 olarak hesaplanmistir. Tablo 4.27° de verilen Klinik
dozimetrik parametreler, su ortami i¢in li¢ farkli voksel boyutu kullanilarak
hesaplanmis olup, Sekil 4.102° de gosterilen DVH grafiklerinden elde edilmistir. Dgg
degerleri, 1.0x1.0x1.0 mm?3 1.0x1.0x5.0 mm® ve 2.0x2.0x2.0 mm®liikk voksel
boyutlari i¢in sirasiyla 34 Gy, 33 Gy ve 33 Gy olarak bulunmustur. Doz homojen
indeks degerleri ise yaklasik olarak 0.56 degerinde hesaplanmistir. Her bir voksel
biiytikligii icin su ve doku ortamlarinda elde edilen doz hacim grafikleri, ortam
degiskenine bagli olarak doz degerlerinde olusabilecek farkliliklart incelemek

amaciyla karsilastirmali Sekil 4.103-4.105° de gosterilmektedir.
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Sekil 4.103. microSelectron-v1 *2Ir kaynag igin 1.0x1.0x1.0 mm?® liikk voksel boyutu
kullanilarak su ve doku ortaminda elde edilen Doz Hacim Grafiklerinin (DVH)

karsilastirilmast.
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Sekil 4.104. microSelectron-v1 °2Ir kaynagi igin 1.0x1.0x5.0 mm?* liik voksel boyutu
kullanilarak su ve doku ortaminda elde edilen Doz Hacim Grafiklerinin (DVH)

karsilastirilmasi.
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Sekil 4.105. microSelectron-v1 *2Ir kaynag igin 2.0x2.0x2.0 mm?” liik voksel boyutu
kullanilarak su ve doku ortaminda elde edilen Doz Hacim Grafiklerinin (DVH)
karsilastirilmast.

Sekil 4.103-4.105 incelendiginde, ayn1 planlama kosullar1 altinda 1.0x1.0x1.0
mm?, 1.0x1.0x5.0 mm® ve 2.0x2.0x2.0 mm?® voksel boyutlar1 igin su ve doku
ortamlarinda hesaplanan Dgo degerleri arasindaki farkin %4 civarinda oldugu

goriilmektedir.

3 farkli voksel boyutu i¢in, doku ve su ortamlarinda ayr1 ayr1 hesaplanan doz
degerlerinden elde edilen doz dagilim profillerinin karsilastirilmali olarak gosterimi
Sekil 4.106-4.108° de verilmistir. Doz profilinin alindig1 nokta, kaynak bekleme
pozisyonlarindan farkli olarak rastgele tanimlanmistir. Homojen olmayan ger¢ek doku
ortamlarinin lineer zayiflatma katsayilarinin sudan farkli olmasi nedeniyle, doz
profilinin alinacagi nokta i¢in transvers eksen iizerinde radyal degisime bagli olarak
doku ve su ortamlarinda elde edilen degerler arasinda gozle goriiliir bir farklilik
gozlenmektedir. Sekil 4.106-4.108 incelendiginde, doz degerlerinin kaynaklarin
bekleme pozisyonlarima yakin mesafelerde maksimum oldugu, kaynak bekleme

konumlarindan uzaklastikga minimum oldugu goriilmektedir.
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Sekil 4.106. microSelectron-v1 *2Ir kaynag igin 1.0x1.0x1.0 mm?®” liik voksel boyutu
kullanilarak su ve doku ortamlarinda z ekseninden alinan doz dagilim profilleri.
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Sekil 4.107. microSelectron-v1 °Ir kaynagi igin 1.0x1.0x5.0 mm? liik voksel boyutu
kullanilarak su ve doku ortamlarinda z ekseninden alinan doz dagilim profilleri.
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Sekil 4.108. microSelectron-v1 *Ir kaynag igin 2.0x2.0x2.0 mm?” liikk voksel boyutu
kullanilarak su ve doku ortamlarinda z ekseninden alinan doz dagilim profilleri.
Heterojen doku ve homojen su fantomlarinda, HDR *?Ir kaynak modelleri i¢in
elde edilen izodoz ¢izgileri, Sekil 4.109-4.126> da sagital Kesit iizerinde
gosterilmektedir. TG-43  hesaplamalarinda  hasta  geometrisinin  ve  doku
materyallerinin dikkate alinmamasi nedeniyle su ve doku ortamlarinda 1.0x1.0x1.0
mm? liikk voksel boyutu kullanilarak elde edilen izodoz ¢gizgileri arasindaki farkliliklar,
microSelectron-vl kaynak modeli i¢in Sekil 4.109(a)-4.109(b)’ de goriilmektedir.
Sekil 4.109(a) incelendiginde, farkli doku materyallerinin mevcut oldugu heterojen
ortamdaki izodoz ¢izgilerinde farkli sa¢ilma ve zayiflama kosullarindan dolay1 dalgali
bir goriiniim sergilenmekteyken, Sekil 4.109(b)’ de her bir dokunun suya esdeger
olmasi sebebiyle boyle bir durum gériilmemektedir. Doku ortaminda microSelectron-
v1 kaynak modeli i¢in hesaplanan doz degerlerinden elde edilen izodoz ¢izgileri, Sekil
4.110(a)’ da 1x1x1 mm?® voksel boyutlar icin, Sekil 4.110(b)’ de 1x1x5 mm? voksel
boyutlar1 i¢in ve Sekil 4.110(c)’ de 2x2x2 mm?® voksel boyutlar1 i¢in sunulmustur.
Sekil 4.111-4.126 incelendiginde, microSelectron-v1 kaynak modelinin disinda diger
192y kaynak modelleri icin elde edilen izodoz ¢izgilerinde de, doku ortaminda spesifik
hasta tarafindan alinan gergek organ dozlarinin, suda hesaplanan degerlerden farkl
oldugu goriilmektedir. Tiim kaynak modelleri i¢in doku ortaminda 1x1x5 mm?® voksel
boyutlar1 kullanilarak elde edilen izodoz ¢izgilerinin kaynak modellerindeki boyutsal

farkliliklara gore degismedigi gozlenmektedir.
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Sekil 4.109. microSelectron-vl HDR kaynagi icin (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm? liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.

(a)
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Sekil 4.110. microSelectron-vl HDR kaynag i¢in doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0
mm3, (b) 1.0x1.0x5.0 mm? ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm?’ liik voksel boyutlari kullanilarak

hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.111. microSelectron-v2 HDR kaynagi i¢in (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm? liik voksel boyutu kullamilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.112. microSelectron-v2 HDR kaynagi i¢in doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0
mm3, (b) 1.0x1.0x5.0 mm? ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm?’ liik voksel boyutlar1 kullanilarak

hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.113. VariSource VS2000 HDR kaynag icin (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm?’ liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.114. VariSource VS2000 HDR kaynagi i¢in doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0
mm3, (b) 1.0x1.0x5.0 mm? ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm?’ liik voksel boyutlar1 kullanilarak
hesaplanan doz dagilim desenleri.

161



-9.0
-10.0
-11.0
-12.0
-13.0

x (cm)

-14.0
-15.0
-16.0
-17.0
-18.0

-3.0-2.0-1.0 00 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0

z (cm)

600
: 500
4 400
300
200

100

z (cm)

-3.0-2.0-1.0 0.0 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0

600

500

B 400

300

200

100

Sekil 4.115. GammaMed 12i HDR kaynagi i¢in (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm* liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.116. GammaMed 12i HDR kaynag i¢in doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0 mm?,
(b) 1.0x1.0x5.0 mm3 ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm?® liik voksel boyutlar1 kullanilarak
hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.117. GammaMed Plus HDR kaynag: i¢in (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm* liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.118. GammaMed Plus HDR kaynag: icin doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0 mm?,
(b) 1.0x1.0x5.0 mm? ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm?* likk voksel boyutlar1 kullanilarak
hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.119. Bebig GI192M11 HDR kaynag i¢in (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm** liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.120. Bebig GI1192M11 HDR kaynagi igin doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0
mm3, (b) 1.0x1.0x5.0 mm? ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm?’ liik voksel boyutlar1 kullanilarak

hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.121. M19 HDR kaynag: i¢in (a) doku ve (b) su ortamlarinda 1.0x1.0x1.0 mm®’
liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.

-9.0
-10.0
-11.0
-12.0
-13.0
-14.0
-15.0
-16.0
-17.0
-18.0

X (cm)

-3.0-2.0-1.00.0 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0

z(cm)

x (cm)

-10.0
-11.0
-12.0
-13.0
-14.0
-15.0
-16.0
-17.0

250

200

150

-20-1.00.0 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0
z (cm)

-2.0-1.00.0 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0

z (cm)

350
300
250
200
150
100
50
0

Sekil 4.122. M19 HDR kaynagi i¢in doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0 mm?, (b)
1.0x1.0x5.0 mm® ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm*® liik voksel boyutlar1 kullamlarak
hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.123. Flexisource HDR kaynagi i¢in (a) doku ve (b) su ortamlarinda
1.0x1.0x1.0 mm* liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.124. Flexisource HDR kaynag: i¢in doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0 mm?3, (b)
1.0x1.0x5.0 mm® ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm*® lik voksel boyutlar1 kullamlarak
hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.125. Buchler HDR kaynagi igin (a) doku ve (b) su ortamlarinda 1.0x1.0x1.0
mm?* liik voksel boyutu kullanilarak hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.126. Buchler HDR kaynag icin doku ortaminda (a) 1.0x1.0x1.0 mm?, (b)
1.0x1.0x5.0 mm® ve (c) 2.0x2.0x2.0 mm*® lik voksel boyutlari kullamlarak

hesaplanan doz dagilim desenleri.
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Sekil 4.127-4.135’ de, gergek bir meme hastasina ait CT goriintiilerinden
olusturulan vokselize edilmis bir hesaplama modelinde, ayni intertisyel meme
brakiterapi plani i¢in ii¢ farkli voksel boyutu kullanilarak, bu calismada ele alinan tiim
1921 kaynak modelleri igin yapilan MC doz hesaplama sonuglar1 arasindaki yiizde doz
farki sunulmaktadir. microSelectron-vl kaynagi i¢in Sekil 4.127(a)’ da, doku
materyallerinin her bir voksele atandig1 heterojen bir ortamda 1x1x5 mm?3 ve 1x1x1
mm? boyutlar1 icin elde edilen MC sonuglar arasindaki yiizde doz fark

gosterilmektedir. Kaynak bekleme

(Dyve. vohsssamn)/ Pue._vorsfsgram) ~ 1)
pozisyonlarina yakin olan noktalarda = %6 * ya varan farkliliklar s6z konusu iken,
kaynaktan uzak olan doku ortamlar1 igin iki voksel boyutu arasinda + %2 * lik bir
farkin oldugu goriilmektedir. Sekil 4.127(b)’ de, doku ortam1 igin, 2x2x2 mm? ve
1x1x1 mm?® liik voksel boyutlar1 kullanilarak hesaplanan doz degerleri arasindaki

yiizde doz farki (D gosterilmektedir. Su ve doku

MC_Doku(2x2x2mm3)/DMC_Doku(lxlxlmm3) _1)
ortamlar1 i¢in yapilan MC hesaplamalar1 sonucunda ayni voksel boyutu icin elde

edilen yiizde doz farki (D D —1) Sekil 4.127(c)’ de

e sufasamn)/ Dvic._voufsasam) ~
verilmektedir. Su ortaminda kaynaktan uzak olan bolgelerde hesaplanan dozun, doku
ortami i¢in hesaplanana gore yaklasik olarak %20 daha az tahmin edildigi, kaynak
bekleme noktalarina yakin bolgelerde ise su ortaminda hesaplanan doz degerlerinin
doku ortaminda hesaplanan degerlerden yaklasik olarak %10 daha fazla tahmin

edildigi gozlenmistir.
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Sekil 4.127. microSelectron-vl HDR kaynagi i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel
kesiti iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve 1.0x1.0x5.0 mm® liik voksel boyutlar1 i¢in
doku ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0
mm?® ve 2.0x2.0x2.0 mm?® liik voksel boyutlar1 kullanilarak doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm?® liik
voksel boyutu kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri
arasindaki ylizde doz farkinin uzaysal dagiliminin renk haritast seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.128. microSelectron-v2 HDR kaynagi i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel
kesiti iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve 1.0x1.0x5.0 mm® liik voksel boyutlar1 i¢in
doku ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0
mm?® ve 2.0x2.0x2.0 mm?*® liik voksel boyutlar1 kullanilarak doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm® lik
voksel boyutu kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri
arasindaki ylizde doz farkinin uzaysal dagiliminin renk haritasi seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.129. VariSource VS2000 HDR kaynagi i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel
kesiti iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve 1.0x1.0x5.0 mm® liik voksel boyutlar1 i¢in
doku ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0
mm?® ve 2.0x2.0x2.0 mm® liik voksel boyutlar1 kullamlarak doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm® lik
voksel boyutu kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri
arasindaki ylizde doz farkinin uzaysal dagiliminin renk haritas1 seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.130. GammaMed 12i HDR kaynag icin hastaya ait hedef hacmin aksiyel
kesiti iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve 1.0x1.0x5.0 mm® liik voksel boyutlar1 i¢in
doku ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0
mm?® ve 2.0x2.0x2.0 mm® liik voksel boyutlar1 kullamlarak doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm® lik
voksel boyutu kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri
arasindaki ylizde doz farkinin uzaysal dagiliminin renk haritas1 seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.131. GammaMed Plus HDR kaynagi i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel
kesiti iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve 1.0x1.0x5.0 mm® liik voksel boyutlar1 i¢in
doku ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0
mm?® ve 2.0x2.0x2.0 mm® liik voksel boyutlar1 kullamlarak doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm® lik
voksel boyutu kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri
arasindaki ylizde doz farkinin uzaysal dagiliminin renk haritasi seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.132. Bebig HDR kaynagi i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel kesiti iizerinde
(a) 1.0x1.0x1.0 mm? ve 1.0x1.0x5.0 mm® liik voksel boyutlar1 i¢in doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve
2.0x2.0x2.0 mm* liik voksel boyutlar1 kullanilarak doku ortaminda hesaplanan doz
degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm® liik voksel boyutu
kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz
farkinin uzaysal dagiliminin renk haritasi seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.133. M19 HDR kaynag i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel kesiti lizerinde
(a) 1.0x1.0x1.0 mm? ve 1.0x1.0x5.0 mm? liik voksel boyutlar1 icin doku ortaminda
hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0 mm?® ve
2.0x2.0x2.0 mm* liik voksel boyutlar1 kullanilarak doku ortaminda hesaplanan doz
degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm?® liik voksel boyutu
kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz
farkinin uzaysal dagiliminin renk haritasi seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.134. Flexisource HDR kaynagi i¢in hastaya ait hedef hacmin aksiyel kesiti
iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm? ve 1.0x1.0x5.0 mm* liik voksel boyutlar1 i¢in doku
ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz fark1, (b) 1.0x1.0x1.0 mm?
ve 2.0x2.0x2.0 mm?*’ liik voksel boyutlar1 kullanilarak doku ortaminda hesaplanan doz
degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm?® liik voksel boyutu
kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz
farkinin uzaysal dagiliminin renk haritasi seklindeki temsilleri.
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Sekil 4.135. Buchler HDR kaynag: igin hastaya ait hedef hacmin aksiyel kesiti
iizerinde (a) 1.0x1.0x1.0 mm? ve 1.0x1.0x5.0 mm?* liik voksel boyutlar1 i¢in doku
ortaminda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz farki, (b) 1.0x1.0x1.0 mm?®
ve 2.0x2.0x2.0 mm?*’ liik voksel boyutlar1 kullanilarak doku ortaminda hesaplanan doz
degerleri arasindaki yiizde doz farki ve (c) 1.0x1.0x1.0 mm?® liik voksel boyutu
kullanilarak doku ve su ortamlarinda hesaplanan doz degerleri arasindaki yiizde doz
farkinin uzaysal dagiliminin renk haritasi seklindeki temsilleri.
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5. SONUC VE ONERILER

Model tabanli doz hesaplama algoritmalari i¢in yayinlanan AAPM TG-186
raporunda, farkli tedavi alanlari icin MBDCA” lari ile daha ayrintili klinik veriler elde
edilinceye kadar klinik regetelerin TG-43 formiilasyonuna dayali olmasi gerektigi ve
tedavi planlama sistemlerinde kullanilan kaynaklara ait uzlagilmis TG-43 dozimetrik
veri kiimelerinin yeniden iiretilmesi &nerilmektedir. Bu tez calismasi, %2Ir HDR
brakiterapi doz hesaplama yontemlerinde belirsizlige neden olan faktorlerin, doz
degerlerinde olusturacagi farkliliklarin incelenmesi ve literatiirde karsilik gelen
sonugclarla kiyaslanmasi lizerine ii¢ asamadan olusmustur.

Birinci asamada; AAPM TG-229 raporunda ele alinan ve bu rapordaki bilgilere
gore yeniden modellenen HDR %?[r kaynak modelleri igin, BrachyDose MC kodu ile
hesaplanan doz hizi sabiti, radyal doz fonksiyonu ve anizotropi fonksiyonu gibi
dozimetrik veriler, her bir kaynak modeli i¢in literatiirde yapilmis diger dozimetrik
caligmalarin sonuglartyla karsilagtirmali olarak sunulmustur. Elde edilen dozimetrik
veri kiimeleri, daha onceden kullandigimiz veri kiimelerine gore daha hassas

hesaplanmis olmasi bakimindan biiyiik bir 6neme sahiptir.

e Tiim '*Ir HDR brakiterapi kaynak modelleri icin hesaplanan doz hizi
sabitlerinin, literatiirde farkli metot ve yontemler kullanilarak elde edilen doz hizi
sabiti degerleriyle uyum i¢inde oldugu goriilmektedir. Bu durum, doz hiz1 sabitinin,

doz hesaplamalarinda kullanilan fantom boyutuna bagli olmadigini gostermektedir.

e Yapilan dozimetrik hesaplamalarda, microSelectron-v1, microSelectron-v2 ve
VariSource VS2000 brakiterapi kaynak modelleri igin, literatiir ¢aligmalarinda 30 cm
capli kiiresel bir fantom kullanilarak hesaplanmis olan g(r) radyal doz fonksiyonlar1
ile bu tez calismasinda simirsiz bir fantom olarak kabul edilen 80 cm® liik kiibik bir
fantomda hesaplanan g(r) degerleri arasinda, mevcut kaynaktan uzak mesafelerde
(r > 2) beklenildigi gibi fantom boyut etkisinden kaynaklanan bir farklilik
gozlenmektedir. Fantom uglarina yakin radyal mesafelerde, radyal doz fonksiyonu
degerleri geri sagilmanin olmamasindan dolayi sinirsiz bir fantom igin hesaplanandan
daha diisiik degerlere sahiptir. Ancak, kaynaklara yakin mesafelerde fantom boyut
etkisi hemen hemen ortadan kalkmaktadir. Bu nedenle r<1 cm’ lik radyal

mesafelerde biitlin kaynaklar i¢in yapilan karsilagtirmalar anlamlidir.
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e Her bir kaynak modeli i¢in bu ¢alismada hesaplanmis olan F(r,6) anizotropi
fonksiyonu degerlerinin, literatiirdeki diger caligmalarin sonuglartyla uyum iginde
oldugu goriilmektedir. Elde edilen anizotropi fonksiyonu degerleri, yaklasik olarak
40° <0 <140° araligindaki kutup agilarinda, radyal mesafeye ve kutup agisina
kuvvetli bir baglilik gostermezken, kaynak uzun eksenine yakin kutup agilarinda
kaynagin egimli filtrasyonu nedeniyle, anizotropi fonksiyonu radyal mesafeye ve

kutup agisina bagli olarak 6nemli dl¢iide degistigi goriilmiistiir.

Ikinci asamada; TG-43 formiilasyonundaki bazi parametrelerin degistirilmesi
sonucu, hasta dozuna etki edebilecek faktorlerin belirlenmesine yonelik ¢esitli
senaryolar tizerinde durularak, TPSDose43 hesaplamalar1 sonucunda elde edilen doz

degerlerindeki farkliliklar incelenmistir.

e HDR kaynaklarinin enerji bolgesinde, nokta kaynak ve c¢izgi kaynak
yaklagimlarinin uygulanabilirligi ile ilgili yapilan TPSDose43 calismalari sonucunda,
ozellikle kaynaga 0.5 cm’ den daha yakin mesafelerde, ¢izgi kaynak yaklasiminin
kullanilmasinin daha uygun olacagi (hassasiyetinin yiiksek olmasi sebebiyle), ancak 1
cm veya daha yiiksek radyal uzakliklarda her iki yonteminde uygulanabilir oldugu
sonucuna varilmistir. Bu ¢alismada elde edilen sonuglarin, Williamson ve Li [15],
Wang ve Sloboda [17] ve Thomadsen ve ark.” nin [70] elde ettikleri sonuglarla uyum

igerisinde oldugu gorilmiistiir.

e TPSDose43 programinda, belli tolerans araliginda kaynagin aktif ¢ekirdek
boyutunun degistirilmesi sonucu yapilan doz hesaplamalarinda, aktif cekirdek
uzunlugunun sadece transvers eksen lzerindeki radyal mesafelerde doz hizini

etkiledigi goriilmiistiir.

Uciincii asamada; her bir HDR *2Ir kaynak modeli i¢in, CT tabanli hasta
anatomisine 0zgii olusturulan heterojen bir doku ortama ile her bir doku ortaminin suya
esdeger oldugu varsayilan homojen bir su ortaminda, ayn1 simiilasyon kosullar1 altinda
MC hesaplamalar1 yapilmistir. Bu tez calismasinda ele alinan tiim %2Ir HDR
brakiterapi kaynak modelleri i¢in, 3 farkli voksel boyutu kullanilarak elde edilen DVH
grafikleri tizerinde voksel boyut etkisi, su ve doku ortamlarinda ayr1 ayri
degerlendirilmistir. 1x1x1 mm?® vokselleri i¢in elde edilen Dgo degeri, 1x1x5 mm?®

vokselleri icin elde edilen Dgo degerinden ~%35 ve 2x2x2 mm?® vokselleri icin elde
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edilen Dgo degerinden ~%3 daha biiyiik olarak bulunmustur. Doz hacim grafiklerinden
yararlanilarak elde edilen Dgg degerleri, her bir voksel boyut degeri i¢in doku ve su
ortamlarinda karsilagtirmali olarak incelendiginde, iki ortam arasinda yaklagik olarak

%4’ liik bir farkin olustugu goriilmiistiir.

Bu tez ¢alismasi kapsaminda elde edilen sonuglar, hastanelerde kullanilan
brakiterapi tedavi planlama sistemlerinde daha iyi doz tahmini yapilabilmesine ve bu
sayede brakiterapi tedavisi alan hastalarin sag kalim oranlarmin yiikselmesine
yardimer olabilir. Ayrica, bu tez c¢alismasinda 3-boyutlu ve birbirinden bagimsiz
olarak elde edilen tim doku modelleri, farkli kanser tiirlerine ait birtakim
incelemelerin yapilabilmesi amaciyla, MC simiilasyon calismalarinda kullanilmak
lizere data verisi olarak kaydedilmistir. Bu sekilde, farkli hastalara ait CT goriintiileri
kullanilarak olusturulacak vokselize anatomik fantom modelleri ile yapilacak doz
hesaplamalarinda, doku bilesimine ve boyutuna bagli olarak meydana gelebilecek
farkliliklarin, c¢esitli tedavi planlama senaryolar1 gelistirilip incelenebilmesi

Oongoriilmektedir.
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