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ELEKTRON IġIN DOZĠMETRĠSĠNDE MONTE CARLO SĠMÜLASYON YÖNTEMĠ 

KULLANILARAK ELDE EDĠLEN DOZ DAĞILIMLARININ GERÇEK DOZĠMETRĠ 

SONUÇLARI ĠLE KARġILAġTIRILMASI 

Sezen Koçoğlu 

Dokuz Eylül Üniversitesi Sağlık Bilimleri Enstitüsü 

Medikal Fizik Anabilim Dalı 

Narlıdere – Ġzmir 

kocoglusezen@hotmail.com 

ÖZET 

 

Bu çalıĢmada amaç, elektronlar için Voxel Monte Carlo (VMC++) algoritması 

kullanarak hesap yapabilen Oncentra® Tedavi Planlama bilgisayarında 12 ve 18 MeV 

elektron enerjilerinde ve farklı boyutlardaki alanlarda, referans koĢullarda yapılan 

hesaplamalar ile elde edilen sonuçları gerçek dozimetri sonuçları ile karĢılaĢtırmaktır. 

ÇalıĢmada, standart 15x15 cm
2
 elektron aplikatörüne göre hazırlanan 12x12 cm

2
, 

12x10 cm
2
, 12x8 cm

2
, 12x6 cm

2
, 10x10 cm

2
 ve R=10 cm‘lik alanlar kullanılmıĢtır. Bu alanlar 

Nucletron marka Oncentra® MasterPlan tedavi planlama sisteminde (TPS) tanımlanarak 

referans koĢullar oluĢturulmuĢ ve VMC++ algoritması ile hesap yaptırılmıĢtır. TPS‘de 

hesaplatılan dozlar cm
2
 baĢına 50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısına göre belirlenmiĢtir. 

ÇalıĢmanın ikinci aĢamasında aynı alanlar ve referans koĢullarında gerçek dozimetri yapılarak 

elde edilen sonuçlar TPS sonuçları ile karĢılaĢtırılmıĢtır. Bu karĢılaĢtırmada ± %2‘ye varan 

farklar elde edilmiĢtir. Bu farklar 12 MeV elektron enerjisi için en yüksek -%2,30, en düĢük 

%0,13 ve 18 MeV için en yüksek %1,36, en düĢük -%0,07 olarak bulunmuĢtur. 

Elde edilen sonuçların, literatürle uyumlu ve ±%3 klinik kabul sınırları içerisinde 

olduğu bulunmuĢtur. Büyük farklılıkların daha çok küçük alanlarda olduğu görülmüĢtür.  

  

Anahtar Sözcükler : Elektron ıĢın dozimetrisi, Monte Carlo Simülasyonu, Voxel Monte 

Carlo (VMC++). 
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COMPARISION OF ELECTRON BEAM DOSIMETRY DOSE DISTRIBUTIONS 

OBTAINED USING MONTE CARLO SIMULATION METHODS WITH  

ACTUAL DOSIMETRY 

 

Sezen Koçoğlu 

Dokuz Eylul University The Institute of Health Sciences 

Department of Medical Physics 

Narlıdere – Ġzmir 

kocoglusezen@hotmail.com 

ABSTRACT 

 

Aim of this study is comparing calculated dosimetric results from using Voxel Monte 

Carlo (VMC++) algorithm in Oncentra® treatment planning for 12 and 18 MeV electron 

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

In the study, 12x12 cm
2
, 12x10 cm

2
, 12x8 cm

2
, 12x6 cm

2
, 10x10 cm

2
 and R=10 cm 

fields in accordance with standard 15x15 cm
2 

electron applicator were used. The reference 

conditions were defined for these fields in Oncentra® MasterPlan (brand of Nucletron) 

treatment planning system (TPS) and performed calculations with VMC++ algorithm. The 

calculated doses in the TPS were determined as 50.000 and 100.000 number of electrons 

history per cm
2
. In the second phase of the study, performed actual dosimetry results were 

compared with dosimetric results from TPS under reference conditions of the same fields. The 

differences of up to ±2% was obtained in this comparison. The highest and lowest levels of 

these differences were  -2,30%  and 0,13% for 12 MeV electron energy;  1,36%  and -0,07%  

for 18 MeV electron energy; respectively. 

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

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

 

Keywords : Electron beam dosimetry, Monte Carlo Simulation, Voxel Monte Carlo 

(VMC++).
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1. GĠRĠġ VE AMAÇ 

 

Radyoterapide, hızlandırılmıĢ elektronlar yaklaĢık 1950‘li yıllardan beri 

kullanılmaktadır. Tedavi amaçlı kullanılan elektronların enerjileri daha çok 6-20 MeV 

aralığındadır. Elektron ıĢınları, radyoterapi de 5 cm derinliğe kadar yerleĢimli olan tümörlerin 

tedavisinde, tek baĢına veya foton ıĢınlarıyla birlikte kullanılmaktadır. Özellikle, son yıllarda 

cilt tümörlerinin ve yüzeysel lezyonların tedavisinde kullanılan düĢük enerjili x-ıĢınlarının 

kullanımı azalmakta, onların yerini elektron ıĢınları almaktadır [1]. Elektron ıĢınları ile 

yüzeye yakın yerleĢimli tümörlerde penetrasyon derinliğinin daha iyi kontrol edilmesi yoluyla 

derin yerleĢim hastalıksız dokularda oluĢacak radyasyon hasarı önlenebilmektedir [2].  

Elektron doz hesaplamalarında dokuya aktarılan her bir elektronun bilgisayar 

simülasyonu klinikte geçerli bir araç olarak geliĢtirilmektedir. Bu hesaplama tekniği her bir 

elektron yörüngesini rastgele sayılar kullanarak elektron saçılmalarına benzetmektedir. Bu 

benzeĢim Monte Carlo Simülasyonu (MCS) yöntemi ile yapılmaktadır. 

MCS yöntemi, istatistik teknikler kullanarak bir deneyi veya olayı sayısal olarak taklit 

etmektir. Bu yöntem, özellikle 1930‘lardan sonra hızla geliĢmeye baĢlamıĢ bir tekniktir. 

Metodun bir probleme uygulanması, problemin tesadüfi sayıları kullanarak defalarca 

simülasyon edilip hesap edilmek istenen parametrenin bu simülasyonlarının sonuçlarına 

bakılarak yaklaĢık hesaplanması fikrine dayanır [3]. MCS yöntemlerinin finanstan nükleer 

fiziğe kadar birçok uygulaması vardır ve her bir uygulama kullanılacağı alana göre farklılıklar 

gösterir. Genellikle radyasyonun madde içerisinden geçiĢini simüle etmede kullanılan MCS 

yöntemleri medikal fizikte yapılan çalıĢmalarda her zaman önemli bir yer tutmuĢ ve bilgisayar 

teknolojisindeki geliĢmelere paralel olarak yapılan çalıĢmaların sayısı son 50 yılda her 5 yılda 

bir katlanarak artmıĢtır [4]. Monte Carlo (MC) bir hastadaki doz dağılımını hesaplamanın en 

doğru yöntemidir [1]. Dokulardan elektron taĢınımının daha gerçekçi bir gösterimi için MCS 

yöntemlerini kullanan yeni dozimetri modelleri çalıĢılmaktadır [5]. 

Radyoterapi merkezlerinde elektron enerjileri ikincil bir kolimatör olan aplikatörler 

yardımıyla hastaya uygulanır ve bu aplikatörlere ilave olarak hastanın lezyonuna uygun, 

kurĢun alaĢımdan özel bloklar hazırlanmaktadır. Hastaya verilecek dozun planlanmasında 

Tedavi Planlama Sistemi (TPS) kullanılmaktadır. TPS‘lerde, kare ve dairesel alanların 

bilgilerini kullanarak veri giriĢi yapılabilmektedir. Özellikle cilt tümörlerinde yuvarlak 

aplikatör ve küçük dairesel alanların kullanılması gerekmektedir. Farklı büyüklükteki alanlar 

TPS‘e kare ve yuvarlak aplikatör ile bloklama yapılarak tanıtılmaktadır. 
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Bu çalıĢmanın amacı, elektronlar için Voxel Monte Carlo (VMC++) algoritması 

kullanarak hesap yapabilen Oncentra Tedavi Planlama bilgisayarında 12 ve 18 MeV elektron 

enerjilerinde ve farklı boyutlardaki alanlarda, referans koĢullarda yapılan hesaplamalar ile 

elde edilen sonuçların gerçek dozimetri sonuçları ile karĢılaĢtırılmasıdır.  
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2. GENEL BĠLGĠLER 

 

Elektron kelimesi kehribarın Antik Yunancadaki ismi ήλεκτπον'dan (elektron) 

gelmektedir. Atomun üç bileĢeninden biridir (diğer ikisi proton ve nötrondur). Elektronlar 

gözlemlendiğinde hem tanecik hem de dalga özelliği gösterirler. Bütün atomların dıĢ bölümü 

elektron tabakalarından oluĢur ve her tabaka çekirdekten uzaklığına göre K,L,M... gibi 

harflerle adlandırılır. Çevredeki elektronların sayısı ve konumu, söz konusu elementin 

kimyasal nitelikleriyle, özellikle değeri ile yakından ilintilidir. Birçok durumda, bu elektronlar 

maddeden çıkarılıp az ya da çok büyük bir hızla, bir elektrik alanıyla, harekete geçirilerek 

boĢlukta yayılabilir [6]. Kütlesi, me = 9.1093826(14) x 10
–31

 kg ve negatif elektrik yükü e = 

1.60217653(16) × 10
-19

 C olan elektronlar 1897 yılında J.J. Thomson tarafından keĢfedilmiĢtir 

[7]. 

HızlandırılmıĢ elektronların radyoterapide kullanılmaya baĢlanması, uygun elektron 

ıĢını jeneratörlerinin yaklaĢık 1940-1950 yılları arasında geliĢtirilmesiyle baĢlamıĢtır. Ġki tip 

hızlandırıcı nükleer fizikten klinik uygulamalara uyarlanmıĢtır. Bunlar; betatronlar ve lineer 

hızlandırıcılardır. Ġlk yıllarda elektron üreticisi olarak kullanılan betatronların yerini, 1970‘li 

yıllarda foton ve çoklu enerjili elektron ıĢınları üretebilen lineer hızlandırıcılar almıĢ ve bu 

cihazlar klinikte kullanılmaya baĢlanmıĢtır. Betatronların x-ıĢını doz verimlerinin düĢük 

olması ve geniĢ alan tedavilerine uygun olmamaları nedeni ile yapımlarına son verilmiĢtir. 

Lineer hızlandırıcılar zaman içinde, tedaviye daha uygun hale gelecek Ģekilde geliĢerek, 

günümüz kliniklerinde en çok kullanılan hızlandırıcılar olmuĢlardır [8]. 

2.1. Klinik Lineer Hızlandırıcılar (LĠNAK) 

Lineer hızlandırma, elektronların bir tüp boyunca yüksek frekanslı elektromanyetik 

dalgalar kullanılarak hızlandırılması iĢlemidir. Klinik lineer hızlandırıcılar, belirlenmiĢ enerji 

aralıkları içerisinde bir foton ya da elektron demeti üretirler. 

                       
 

ġekil 1. Lineer hızlandırıcının ana kısımları ve yardımcı sistemleri [9]. 

http://tr.wikipedia.org/wiki/Kehribar
http://tr.wikipedia.org/wiki/Antik_Yunanca
http://tr.wikipedia.org/wiki/Atom
http://tr.wikipedia.org/wiki/Proton
http://tr.wikipedia.org/wiki/N%C3%B6tron
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Lineer hızlandırıcıların mekanik tasarımı ve çalıĢma prensibi ġekil 1‘de gösterilmiĢtir. 

BaĢlangıç enerjileri yaklaĢık 50 keV dolayında olan elektronların, herhangi bir mikrodalga 

kaynağından (magnetron veya klystron) elde edilen elektromanyetik dalgalar aracılığı ile 

dalga kılavuzu (waveguide) tüpünde hızlandırılması ilkesine dayanır. Güç kaynağı, 

modülatöre doğru akım sağlar. Elektrik akımı modülatörde depolanır ve modülatör de 

Ģebekeye pulslu akım sağlar. Bu akım modülatör içinde bulunan hidrojen thyratron lambaları 

aracılığıyla elde edilir. Modülatörden çıkan yüksek voltajlı atmalar magnetron veya klystron 

tüplerine ve aynı zamanda elektron tabancasına iletilir. Magnetron, mikrodalga üreten, 

klystron ise elektromanyetik dalgayı güçlendiren düzeneklerdir. Yüksek enerji üreten lineer 

hızlandırıcılarda klystron kullanılmasına karĢılık, 25 MeV‘ e kadar olan lineer 

hızlandırıcılarda, 5 MW gücündeki magnetronlar kullanılabilir. Genellikle bakırdan yapılan 

hızlandırıcı, silindirik tüpten oluĢmuĢ olup yaklaĢık 10 cm çapındadır. Magnetron veya 

klystrondan çıkan elektromanyetik dalgalar, hızlandırıcı tüpe gelir. Böylece, yaklaĢık 10 cm 

çaplı odacıklarda 3000 MHz frekansında titreĢimler oluĢturulur. Odacıkta oluĢan bu yüksek 

frekanslı elektromanyetik dalgalar, odacığın ortasındaki kanala iletilir. Bu arada elektron 

tabancasından elde edilen elektronlar, 50 keV ile hızlandırıcı tüpe girer, elektromanyetik 

dalgalara bindirilir ve odacıktan odacığa bu kanal boyunca doğrusal olarak hızlanarak ilerler 

[10].  

Dalga kılavuzunu geçen elektronlar, saptırıcı magnet odasına girerler. Saptırıcı magnet 

de elektronları çıkıĢ penceresine yönlendirir. Saptırıcı magnet dalga kılavuzunun ekseni 

boyunca hareket edebilir. Böylece hızlanan elektronlar, tedavi modunun seçimine bağlı 

olarak, ya x-ıĢını hedefine ya da doğrudan elektron penceresine yönlendirilebilir. Yüksek 

enerjili elektronlar, hızlandırıcının çıkıĢ penceresinden, en yüksek enerjilerini kazanarak, 3 

mm çapında ince bir demet olarak çıkarlar. Enerjileri yaklaĢık 5 MV/metre‘dir. Daha yüksek 

enerjili ıĢınlar elde etmek için, bu hüzme, tüp ile hedef arasındaki saptırıcı mıknatıs (bending) 

ile 90
o
 veya 270

o
 saptırılarak elektron demetinin çıkacağı kolimatör kısmına yönlendirilir. 

Buradan da hasta tedavisini kolaylaĢtıracak Ģekilde tedavi aygıtının izosentırına 

yönlendirilirler [9].  

2.2. Elektronların Madde Ġle EtkileĢmesi 

Radyasyon dozu hesaplamaları elektronun madde ile etkileĢmesine bağlıdır. Bir 

elektronun kinetik enerjisini kaybetmesi veya geliĢ doğrultusundan sapması elastik çarpıĢma, 

inelastik çarpıĢma, Bremsstrahlung (Frenleme IĢını) olayı ve Cherenkov ıĢıması gibi dört 

temel etkileĢme ile olur. 
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2.2.1. Elastik ÇarpıĢma 

2.2.1.1. Atomik Elektronlarla Elastik ÇarpıĢma 

Gelen elektron, etkileĢtiği atomun elektronlarının alanında elastik olarak sapar. Olayda 

enerji ve momentum korunur. Atomik elektrona aktarılan enerji onun bağlanma enerjisinden 

daha küçük olduğundan, etkileĢme aslında bir bütün olarak atomla olur. Bu çarpıĢmalar çok 

düĢük enerjili (<100eV ) elektronlar için etkilidir [10]. 

2.2.1.2. Çekirdekle Elastik ÇarpıĢma 

Gelen elektron, radyasyon yayınlamadan veya çekirdeği uyarmadan elastik olarak 

çekirdekten sapar. Elektron, yalnızca çekirdekle arasındaki momentum korunumu için gerekli 

kinetik enerjiyi kaybeder. Bu enerji eV basamağındadır. Dolayısıyla çarpıĢmada enerji kaybı 

yoktur.  

2.2.2. Ġnelastik ÇarpıĢma 

2.2.2.1 Atomik Elektronlarla Ġnelastik ÇarpıĢma 

Gelen elektron, ortamdaki atomik elektronlarla inelastik çarpıĢma yaparak yolundan 

sapar. Vurulan atomik elektron ya bir atomu uyarılmıĢ duruma geçirir, ya da atomdan 

uzaklaĢır. Böylece atom ya uyarılmıĢ ya da iyonlaĢmıĢ olur. Gelen elektron, ortamda önceki 

inelastik çarpıĢmalar sonucunda iyonlaĢmıĢ atomların yani iyonların elektronlarıyla da 

inelastik çarpıĢma yaparak onları uyarabilir. Böyle iyonlara uyarılmıĢ iyon adı verilir. Gelen 

elektron enerjisinin bir kısmını vurulan elektrona aktarır [10]. 

2.2.2.2. Çekirdekle Ġnelastik ÇarpıĢma 

Gelen elektron, çekirdeğe kadar ulaĢıp yakalanmama durumunda enerjisinin bir 

kısmını kaybederek yolundan sapar. Bu çarpıĢmada nükleer uyarılma olasılığı da vardır, fakat 

bu olasılık çok küçüktür. Ancak çok yüksek enerji ile gelen elektronlar çekirdeğe kadar 

ulaĢabilirler. Çekirdeğe ulaĢan elektronlar da çok büyük bir olasılıkla Bremsstrahlung olayı 

sonucu enerji kaybederler. Çekirdekle inelastik çarpıĢma olasılığı Bremsstrahlung olayı 

olasılığından çok küçüktür [10]. 

2.2.3. Bremsstrahlung (Frenleme IĢını) Olayı 

Bir ortama gelen elektron hedef atomun çekirdeğinin yakınından geçerken Coulomb 

çekim kuvvetinin etkisi ile yavaĢlayarak enerji kaybeder. Kaybedilen enerji x-ıĢını olarak 

atomdan yayınlanır. Bu olay sonucunda Bremsstrahlung olayı meydana gelmiĢ olur. 

Bremsstrahlung yoluyla enerji kaybı yaklaĢık 2 MeV‘in üzerinde enerjilerle gelen elektronlar 
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için önem kazanır, 2 MeV‘den küçük enerjiler için ihmal edilebilir. 2 MeV den küçük 

enerjiler için atomik çarpıĢmalarla enerji kaybı söz konusudur [1]. 

2.2.4. Cherenkov IĢıması 

Cherenkov ıĢıması yüklü bir parçacığın (elektron gibi) bir madde içerisinden 

bulunduğu ortamdaki ıĢık hızından daha büyük bir hızda geçerken ortaya çıkan mavi renkli 

bir elektromanyetik ıĢımadır. Nükleer reaktörlerin karakteristik mavi ıĢığının kaynağı 

Cherenkov ıĢımasıdır. Adını, üzerinde ilk kez titizlikle çalıĢmıĢ olan ve Nobel Ödüllü (1958) 

Rus bilim adamı Pavel Alekseyevich Cherenkov'dan almıĢtır [12]. 

2.3. Durdurma Gücü 

ÇarpıĢma ile oluĢan etkileĢimler için enerji kayıp oranı, elektronun enerjisine ve 

ortamın elektron yoğunluğuna bağlıdır. Kütle durdurma gücü olarak adlandırılan bu oran 

düĢük atom numaralı maddeler için daha yüksek bir değere sahiptir. Bunun nedeni yüksek 

atom numaralı maddelerin gram baĢına sahip oldukları elektron sayısının düĢük atom 

numaralı maddelere göre daha az olması ve bu tip etkileĢimler için uygun olmayan daha fazla 

sayıda sıkı bağlı elektron sayısına sahip olmasıdır. Elektron uygulamalarında lineer durdurma 

gücü dE/dl oranı olarak tanımlanır. Burada dE; dl yolu boyunca elektronun kaybettiği 

enerjinin fraksiyonudur. Birçok uygulamada kütle durdurma gücü, materyalin fiziksel 

yoğunluğuna (ρ) bağlı durdurma gücü ile beraber kullanılır. Bu da polarizasyon etkisi 

dıĢındaki fiziksel yoğunluk bağımlılığını ortadan kaldırır. Durdurma gücü S harfiyle gösterilir 

ve birimi MeV.cm
-1

‘dir. Fiziksel yoğunluk ρ‘nun birimi de g.cm
-3

‘tür. Durdurma gücü S, 

kütle durdurma gücü S/ρ‘ya dönüĢtürüldüğünde birimi; MeVg
-1

cm
2
 olur. 

Durdurma gücü değerlendirilmesinde elektron etkileĢimlerinde kaynaklanan tüm 

kayıplar hesaba katılmalıdır. Bu etkileĢimler iki ana grup olarak: (a) ortamın atomik 

elektronlarıyla, iyonizasyon ve eksitasyona neden olan, inelastik çarpıĢma durdurma gücü 

değeri ve (b) çekirdeğin elektrik alanıyla elektronun etkileĢmesi sonucu Bremsstrahlung 

oluĢmasına neden olan radyasyon durdurma gücü değeridir [8]. Böylece toplam kütle 

durdurma gücü aĢağıdaki gibi (1) belirtilir;  

                   (1/ ρ)Stot   = (1/ ρ)S rad+ (1/ ρ)Scoll                                                                         (1) 

Toplam durdurma gücünün iki ayrı bileĢeni, hesaplama metodu ve ortamdaki enerji 

absorblama yolu arasındaki farkları belirtmektedir. Enerji kaybı atomun iyonizasyonu ve 

eksitasyonu ile absorblandığında elektron yörüngesine yakındır, oysa enerji Bremsstrahlung 

formuyla taĢınırsa ortam içinde absorblanmadan önce uzun bir yol kat eder. Bu, elektronun 

http://tr.wikipedia.org/wiki/N%C3%BCkleer_reakt%C3%B6r
http://tr.wikipedia.org/w/index.php?title=Pavel_Alekseyevich_Cherenkov&action=edit&redlink=1
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izlediği yola yakın belirli bölgelerdeki enerji ile bütün yol boyunca kaybedilen enerji 

arasındaki farkın ayırt edilmesi gerektiğinde, önemli bir gerçektir [13]. 

2.4. Elektron Enerji Özellikleri 

Elektronlar hızlandırıldıkları tüpten çıktıkları anda hemen hepsi aynı hıza sahiptir, 

yani monoenerjetik bir hüzme söz konusudur. Ancak hasta cildine varana kadar elektronlar, 

kolimatör sisteminden (saçıcı foil, düzeltici filtreler, elektron monitörü, elektron aplikatörü 

v.b.) ve hava ortamından geçerken çeĢitli etkileĢimlere girer, yolları üzerinde bu etkileĢimlere 

rastlayan elektronlar çarpıĢma veya yansıma sonucu enerjilerini, yani hızlarının bir kısmını 

kaybederler. Bu da hasta cildinde enerji spektrumunu geniĢletmektedir. Elektron ıĢınlarının 

hastayla ilk temasında ıĢınlar E0 ortalama enerjisine sahiptir ve bu enerji hızlandırıcının 

içindeki enerjiden düĢüktür. Yani 6 MeV elektron enerjisi, lineer hızlandırıcıdan çıkan 

elektronların hasta cildindeki ortalama enerjisidir. ġekil 2‘de, elektron ıĢın demetlerinin 

hızlandırıcının çıkıĢ penceresinden önce, fantom yüzeyinde ve seçilen z derinliğindeki enerji 

spektrumları verilmiĢtir [1].  

                         

ġekil 2. Elektron ıĢın demetinin enerji spektrumu [1]. 

Ea, elektron ıĢınının hızlandırıcının penceresinden çıkmadan önceki enerjisi, E0, 

fantom yüzeyine gelen ortalama enerjidir. Klinik uygulamalarda, elektron ıĢını genellikle 

vücut yüzeyi üzerindeki enerji ile karakterize edilir. Bu enerjiyi tespit edebilmek için çeĢitli 

yöntemler mevcuttur: nükleer reaksiyonlar için eĢik (baĢlangıç) enerjisi ölçümü, menzil 

ölçümleri ve Cherenkov radyasyon eĢiği ölçümleri bu yöntemlerden bazılarıdır [1]. 

2.4.1. En Olası Enerji (Ep)0  

En olası enerji seviyesi, huzmeyi oluĢturan elektronların çoğunluğunun taĢıdığı fantom 

yüzeyindeki enerji olarak tanımlanır. 

                   (Ep)0 = C1 + C2 Rp + C3 Rp
2                                                                                                                     

(2) 
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bağıntısındaki Rp değeri, pratik menzildir (cm veya gr/ cm
2
). Pratik menzil, merkezi eksen 

derin doz eğrisinin azalan kısmına paralel çizilen doğruyla, Bremsstrahlung kuyruğuna paralel 

çizilen doğrunun kesiĢtikleri nokta olarak tanımlanır. ġekil 3‘ de R100, R90 (mm), R50, Rp ve 

Rmax değerleri gösterilmiĢtir. Su için C1=0,22 MeV, C2=1,98 MeV cm
-1

 ve C3=0,0025 MeV 

cm
-2

 dir. Ölçümler için alan boyutu, 10 MeV‘e kadarki enerjilerde 12 cm‘den, yüksek 

enerjilerde ise 20 cm‘den küçük olmamalıdır. Menzilin (range) belirlenmesi için iyon odaları, 

diotlar veya film kullanılabilir [1]. 

 
 

ġekil 3. R100, R90, R50, Rp ve Rmax değerlerini gösteren yüzde derin doz eğrisi [8]. 

 

2.4.2. Ortalama (Mean) Enerji 

E0, fantom yüzeyine gelen ortalama enerjidir ve R50 (cm veya gr/ cm
2
) değerine 

bağlıdır. R50 absorbe edilen maksimum dozun %50‘sinin oluĢtuğu derinlik olarak tanımlanır. 

Ortalama enerjinin, R50 değeriyle bağlantısı aĢağıdaki bağıntı gibidir: 

                   E0 = C4 . R50                                                                                                         (3) 

Su için C4 = 2,33 MeV cm
-1

‘dir. AAPM Task Group-21 protokolü C4 için 2,33 MeV 

cm
-1

 değerini kullanmayı tavsiye ederken, Rogers ve Bielajew’in en son MC hesaplarına göre 

bu değer 2,4 MeV cm
-1

‘e daha yakındır. C4 teki bu değiĢim klinik dozimetri üzerinde çok 

küçük bir etkiye sahiptir [1]. En olası enerji ve spektrumun ortalama enerjisi derinlikle 

beraber lineer olarak düĢmektedir. Bu ifade aĢağıdaki bağıntılara göre ifade edilebilir: 

                   (Ep)z = (Ep)0 (1- z / Rp)                                                                                          (4) 

                    Ez = E0 (1- z / Rp)                                                                                                  (5) 

(5) bağıntısı dozimetride çok önemlidir. Çünkü absorbe doz ölçümlerinde iyon 

odasının bulunduğu noktadaki ortalama enerjiyi bilmek gerekir [1]. Maksimum eriĢme noktası 

olarak adlandırılan Rmax değeri Bremmsstrahlung kuyruğuna tekabül eden merkezi derin doz 

eğrisi kuyruğunun ekstrapolasyonundaki derinlik olarak tanımlanır. Bu değer elektronların 

içinde bulundukları maddede ilerleyebildikleri maksimum giricilik değeridir. R90 ise absorbe 
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edilen maksimum dozun %90‘ının oluĢtuğu derinlik olarak tanımlanırken, R100 değeri de 

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

2.5. Elektron IĢınlarının Dozimetrik Özellikleri 

Radyasyonla tedavi edilen hastalarda, doz dağılımlarını doğrudan hastadan ölçmek 

nadir olarak mümkündür. Doz dağılım bilgilerinin hemen hemen tümü fantom adı verilen 

doku eĢdeğeri materyaller ile elde edilir. Bu temel veriler, gerçek bir hastadaki doz dağılımını 

tahmin etmek için bir doz hesaplama sisteminde kullanılırlar. 

2.5.1. Derin Doz Dağılımları 

Elektron demetlerinin en büyük özelliği, merkezi eksen derin doz (DD) eğrilerinin 

Ģeklidir. Tipik olarak, elektron ıĢını merkezi eksen derin doz eğrisi, yüksek yüzey dozu 

sergiler ve doz daha sonra elektron ıĢınının maksimum derin dozu denilen belirli bir derinlikte 

(dmax) maksimum noktaya yükselir. dmax noktasından sonra doz hızla düĢer ve düĢük doz 

seviyelerinde Bremsstrahlung kuyruğu olarak bilinen bir düzlük meydana gelir. Bu özellikler, 

klinikte yüzeysel tümörlerin tedavisinde x-ıĢını modalitelerinden farklı, belirgin bir avantaj 

sunar [8]. Elektronların, en faydalı derinliği veya terapötik menzili, %90 derin doz eğrisinin 

derinliği ile verilmiĢtir. Bu derinlik, yaklaĢık olarak E(MeV)/4 cm ile verilmiĢtir. %80 derin 

doz eğrisinin derinliği ise, yaklaĢık olarak E(MeV)/3 cm‘de meydana gelir. % DD değerleri, 

faydalı derinliğin dıĢında keskin bir Ģekilde düĢtüğünden, dokunun altı korunmaktadır. 

Fotonlarda enerjinin artmasıyla giriĢ dozunun azalması durumunun tersine elektron enerjisi 

arttıkça giriĢ dozu da artmaktadır. ġekil 4‘de de bu durum gözlenebilmektedir [14]. 

                                         
 

ġekil 4. Farklı elektron enerjilerinin derin doz eğrileri [8]. 
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2.5.2. Alan Boyutu Etkisi 

Doz verimi ve merkezi eksen derin doz dağılımı, alan boyutuna bağlıdır. Alan boyutu 

arttıkça, kolimatör ve fantom saçılmaları artar. Buna bağlı olarak doz da artar. Kare eĢdeğeri 

kavramı, foton demetleri için geleneksel bir Ģekilde uygulanırken, elektron demetleri için 

genellikle uygulanmaz. Çünkü elektronların eriĢim mesafeleri, alan boyutunun en ufak bir 

değiĢimi ile değiĢmektedir. Yüzde derin doz baĢlangıçta alan boyutu ile artarken, lateral 

saçılma dengesine ulaĢtığı belirli bir alan boyutu dıĢında sabit olmaktadır (ġekil 5) [14]. 

                                

ġekil 5. Alan boyutu etkisi gösterimi [14]. 

2.5.3. Küçük Alanlar için Yüzde Derin Doz Değeri 

Merkezi eksen ile alan kenarı arasındaki mesafe, saçılan elektronların lateral eriĢim 

mesafesinden daha fazla olduğunda, lateral saçılma dengeye ulaĢacak ve belirli elektron 

enerjisi için derin doz değeri, alan boyutlarından bağımsız hale gelecektir. Alan boyutunun 

azalmasıyla beraber azalan lateral elektronik denge, merkezi eksende görülecek; derin doz ve 

doz verimi faktörleri, alan Ģekline ve boyutuna göre büyük hassasiyet gösterecektir (ġekil 6). 

Elektronların pratik menzilinden büyük olan alan boyutlarında %DD eğrisinde anlamlı bir 

değiĢim gözlenmemektedir [8]. 

                                        
 

ġekil 6. 20 MeV Elektron enerjisinde farklı alan boyutları için derin doz eğrileri [8]. 
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2.5.4. IĢın Profili ve Penumbra 

Elektron ıĢınında penumbra, foton ıĢınına göre daha büyük olma eğilimindedir. 

Elektron ıĢınlarında, doz maksimumun yakınındaki derinlikler için, geometrik alan kenarının 

1 cm içindeki doz miktarı, merkezi eksen değerinin % 90‘ına düĢer; öyle ki 10x10 cm
2
‘lik 

ıĢının ‗etkin alan‘ boyutu 8x8 cm
2
 olarak görülür. Fotonlar için bu mesafe yaklaĢık 0,5 cm 

kadardır. Bu yüzden, klinik olarak yararlı doza ulaĢmak ve hedef volümü uygun bir Ģekilde 

sarabilmek için daha büyük elektron alanlarına ihtiyaç vardır. Elektronların bu özelliği, tüm 

derinliklerde alan birleĢme yerleri boyunca düzgün bir doz dağılımı sağlanamadığından foton 

ve elektronların bitiĢik yerleĢimini problemli hale getirir [15]. 

2.5.5. Yüzey Dozu Özellikleri 

Fotonlardan farklı olarak elektronlarda enerji ve alan büyüklüğü arttıkça büyük açılı 

saçılmalar azalır, dolayısıyla yüzey dozları artar. Bu olay elektronların saçılma doğalarıyla 

iliĢkilidir. DüĢük enerjilerde, elektronlar daha kolay ve geniĢ açılarla saçılırlar. Bu da, build-

up bölgesindeki dozun daha hızlı ve daha kısa mesafede oluĢmasına neden olur. Bu nedenle, 

düĢük enerjili elektronlar için yüzey dozunun maksimum doza oranı yüksek enerjili 

elektronlara kıyasla daha düĢüktür [1]. 

2.6. Elektron Dozimetrisinde Kullanılan Ölçüm Yöntemleri 

2.6.1. Ġyon Odasıyla Ölçüm Yöntemi 

Radyasyon dozimetrisi gaz (genellikle hava) içerisinde üretilen iyonizasyon ölçümüne 

dayalı, en geliĢmiĢ ve en çok kullanılan ölçüm metodudur. Bu ölçüm tekniğinin baĢlıca aracı 

içi hava dolu iyon odasıdır. Ġyon odaları elektron dozimetrisi uygulamalarında, madde 

içerisinde rölatif elektron doz dağılımının saptanmasının yanında absorbe doz ölçüm 

değerlendirilmesinde de yaygın olarak kullanılmaktadır. Ġyon odaları, performanslarının 

kararlılığı ve ölçümlerdeki hassasiyetleri bakımından diğer dozimetrelerden daha yaygın 

kullanım alanına sahiptirler. Ġyonlar, iyon odasının hassas volümü içerisine giren radyasyon 

tarafından üretilir. Bu üretilen iyonlar, uygulanan polarize voltajın oluĢturduğu elektrik alanı 

içerisindeki elektrotlar tarafından toplanır. Ġyonizasyon akımı odanın dıĢ devresinde sonlanır. 

Prensip olarak basit yapıda olan iyon odalarının elektronlar için kullanımlarında göz önünde 

bulundurulacak bazı durumları vardır. Günümüzde; silindirik, küresel ve paralel düzlem 

Ģeklinde farklı formlarda iyon odaları bulunmaktadır. Silindirik iyon odaları en iyi geliĢtirilen 

ve yaygın olarak kullanılan çeĢitleridir. Fakat elektron dozimetrisinde, silindirik iyon 

odalarının yerini hızla, avantajlı karakteristikleri nedeniyle paralel düzlem iyon odaları 
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almaktadır. Elektron ölçümlerinde, elektronların akısını en az bozacak materyallerin 

kullanılması gerekir. Paralel-plan geometrisine sahip iyon odaları, diğer 

konfigürasyondakilere kıyasla bu ihtiyacı en iyi karĢılayabilecek iyon odası çeĢididir. Bu 

anlamda, elektron akı pertürbasyon etkisi, özellikle elektron giriĢ yönlerinde iyon odasının 

hava hacminin azaltılması ve iyon odasının gövde yapımında doku eĢdeğeri materyal 

kullanılması ile en aza indirilmiĢ olur [13]. 

2.6.2. Film Dozimetri 

Film dozimetrisi, bilinen dozlarla filmin ıĢınlanmasından elde edilen kararma 

miktarlarını belirleyip, bir kalibrasyon eğrisi elde edip, sonraki ıĢınlamalarda bu eğriyi 

kullanarak verilen dozu ve dozun iki boyutlu dağılımını belirleme yöntemidir. Doz dağılımı 

ölçümleri için film kullanmak daha pratiktir ve maliyeti düĢüktür. Ölçüm sonuçları gelen 

ıĢının enerjisine, filmin ıĢın demetinin yönüne göre konumlandırılmasına, alınan derinliğe ve 

alanın boyutlarına bağlıdır. Yüksek rezolüsyona ve kalıcı ölçüm kayıtları sağlama 

kapasitesine sahip olmaları nedeniyle, 2D elektron dozimetrisinde öncelikle film tercih 

edilmesi AAPM TG no. 25 tarafından tavsiye edilmektedir [16]. 

2.6.3. Termolüminesans Dozimetri (TLD) 

Termolüminesans, ısıtılan malzemenin optik bölgede ıĢıma yapmasıdır. ―Tek kristal‖ 

yapısında bir katının valans bandı ile iletkenlik bandı arasında yasak enerji bandı bulunur ve 

bu enerji bölgesinde kristal içerisinde elektron bulunamaz. Ancak kristaldeki yapı 

bozuklukları, ya da kristal içinde bulunan yabancı atomlardan dolayı valans bandı ile 

iletkenlik bandı arasında da ara enerji durumları bulunur. Bu ara enerji durumları kristalin 

radyasyon ile uyarılması sonucu valans bandından kopan veya iletkenlik bandından tekrar 

valans bandına dönen elektronlara tuzak oluĢturur ve elektronlar bu tuzaklara yakalanırlar. 

Böylece radyasyon ile kristale aktarılan enerjinin bir kısmı kristalde depolanmıĢ olur. 

Depolanan bu enerji gelen radyasyonun Ģiddeti ile orantılıdır. Bu kristal ısıtılınca tuzaklarda 

depolanan elektronlar bulundukları tuzaklardan ayrılır ve valans bandına dönerler bu sırada da 

görünür bölgede ıĢıma yaparlar. Kristalin yaptığı toplam ıĢımanın Ģiddeti, tuzaklarda 

depolanan enerji ile dolayısıyla kristale gelen radyasyon dozu ile orantılıdır [7]. Bu 

dozimetrenin küçük hacme sahip olması, TLD‘ nin en temel özelliğidir. TLD‘ nin elektron 

dozimetrisinde en temel kullanım alanı, küçük alanların özellikle diğer dozimetrelerin 

kullanımının imkânsız olduğu kavisli yüzeylerde, yüzey dozu ve giriĢ dozlarının 

saptanmasıdır [15].  
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2.7. Monte Carlo Simülasyonu (MCS) 

Monte Carlo (MC) yöntemi, özellikle 1930‘lardan sonra hızla geliĢmeye baĢlamıĢ bir 

tekniktir. Adını Monaco'daki Monte Carlo casinolarından alır. Ġlk defa 1949'da John Von 

Neumann ve Stanislav Ulam'ın makalelerinde MC yöntemlerine yer verilmesine rağmen 

1800'lü yıllarda bu yönteme çok benzeyen algoritmaların da kullanıldığı bilinmektedir [17].  

Bir probleme MC yöntemi uygulandığında, rastgele sayılar kullanılarak, bu 

problemdeki değiĢkenler belli olasılık dağılım fonksiyonları ile ifade edilir ve hesaplanmak 

istenen parametre (kabul edilebilir hata sınırları içinde olmak Ģartıyla) simülasyonlar 

sonucunda elde edilir. Genel anlamda simülasyon, gerçeğin temsil edilmesi Ģeklinde 

tanımlanabilir. Simülasyonun amacı, bir gerçek hayat sistemini girdi ve çıktılarıyla 

matematiksel olarak ifade etmek gerçek sistemi kurulan model üzerinden tanıyıp araĢtırmak, 

değiĢik kararları ve seçenekleri gerçek sistemde hiçbir değiĢiklik yapmadan deneyebilmektir 

[3]. MCS yazılımları doğal uygulamalarını, fizik deneylerinde, hızlandırıcılarda, nükleer 

fizikte, ağır-iyonlarda, radyasyondan korunma hesaplamalarında, uzay radyasyon ortamında, 

uydular için radyasyondan korunma zırhlamalarında, kozmik ıĢın uygulamalarında, 

astrofizikte, tıbbi görüntülemede, dozimetride, radyoterapi tedavi planlamada bulur [18]. 

MC yöntemlerinin çözüm yolu bilgisayarın ürettiği rastgele sayıları fiziksel olaylarla, 

mümkün etkileĢmelerin olasılık yoğunluğu fonksiyonlarıyla yani tesir kesiti (cross-section) 

değerleri aracılığıyla iliĢkilendirmektir. Bundan dolayı, MC kodları taĢındığı madde ile 

etkileĢen bir parçacığın olasılığını hesaplamak için tesir kesiti kütüphanelerini içermek 

zorundadır. Her bir etkileĢim için tesir kesiti gelen parçacığa, onun enerjisine ve yol aldığı 

maddeye bağımlıdır [19]. MC tekniği her türlü enerji menzili için uygulanabilinen, bir 

yöntemdir. Parçacık taĢınmasının MCS fiziksel gerçekliğe bağlıdır. Parçacıklar, kaynağı ifade 

eden dağılıma göre örneklenirler, çarpıĢma alanına kadar ( ortalama serbest yola bağlı olarak 

değiĢen) belirli bir mesafe kat ederler ve bir baĢka enerji içine ya da diferansiyel kesite iliĢkin 

bir yöne dağılırlar. Benzer Ģekilde yeni üretilen parçacıkların da bu denli iyi taĢınması 

gerekmektedir. Bu uygulama tüm parçacıklar soğuruluncaya ya da geometriden ayrılıncaya 

kadar devam eder. Ġlgilenilen miktar, verilen MC parçacıklarının sayısının ortalamasıyla 

hesaplanabilir [20].  

MC tekniği fotonların ve parçacıkların her bir etkileĢiminin olasılık dağılımlarını 

belirlemek için fiziğin temel yasalarını kullandığı için simüle edilen parçacıkların sayısı 

(simülasyon öyküsü) arttıkça, dağılımlarını doğru tahmin etme olasılığı da artar. Bununla 

birlikte simüle edilen parçacıkların sayısının artmasıyla hesaplama zamanı oldukça artacaktır 

[21]. Bundan dolayı bir MC kodu yazmadaki en büyük zorluk demetteki parçacıkların 
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ortalama davranıĢını tahmin etmede rastgele seçilmiĢ kısmen az sayıda parçacığı 

kullanabilmektir. Doz dağılımı ortama enerji verilmesine yol açan iyonlaĢma olaylarının 

voksellerde biriktirilmesiyle (scoring) hesaplanır. 

MC hesaplamalarında daha fazla simülasyon öyküsü (parçacık sayısı) oluĢturmak 

zaman kaybettireceğinden, genellikle varyans azaltma teknikleri (VRT) denen çeĢitli teknikler 

hesaplama etkinliğini artırmak için kullanılır. Bir MC hesabının ε etkinliği ε= 1 /(σ
2
t) olarak 

tanımlanır. Burada t ilgilenilen niceliğin σ 
2
 varyansını elde etmek için gereken CPU (Central 

Processing Unit - ana iĢlem birimi) zamanıdır. Bu olgular MC yöntemlerinin radyoterapi ve 

dozimetri uygulamalarında kullanımının hızla artmasından kısmen sorumlu olmuĢlardır [22]. 

Günümüzün genellikle Linux altında çalıĢan güçlü PC‘leri, MC hesaplama üniteleri olarak 

etkin bir Ģekilde iĢ görürler [23]. 

2.7.1. Foton TaĢınım Simülasyonu 

Radyasyon fiziğinde MC simülasyonlarının nasıl çalıĢtığını göstermek için belirli bir 

yerde verilen bir momentum ve verilen bir enerjili foton için ilk adım bir sonraki etkileĢim 

yerine kadar serbest yol uzunluğunu örneklemektir.  

Bu yol uzunluklarının olasılık dağılımı f(s) üstel atenüasyon yasası ile verilir: 

                   f (s) = exp(−μs)                                                                                          (6) 

Burada μ lineer atenüasyon katsayısıdır. Foton yol uzunlukları bu dağılımdan [0,1] 

aralığından uniform olarak dağıtılmıĢ rastgele sayı ξ1 ve 

                                                                                          (7) 

bağıntısı kullanılarak örneklenebilir. Farklı materyaller ile farklı μ atenüasyon katsayıları bu 

yol uzunluğunu kullanarak foton etkileĢim yerinde takip edilebilir. Radyoterapi uygulamaları 

için önemli etkileĢim süreçleri inkoherent (Compton) saçılma, koherent (Rayleigh) saçılma, 

fotoelektrik etki ve çift oluĢumudur. Foto nükleer etkileĢimler yalnızca birkaç MeV‘ den fazla 

enerjili fotonlar için meydana gelir ve çoğu uygulama için daha az öneme sahiptir [24]. 

Radyoterapinin enerji aralığında μ üç ilgili katkının toplamı olarak hesaplanır: 

                                                                 (8) 

Burada μfoto fotoelektrik absorbsiyon için, μCompton  Compton saçılımı için, μçift  çift 

oluĢumu için lineer etkileĢim katsayıları ya da toplam tesir kesitleridir. Bu parametreler farklı 

enerjideki fotonlar için farklıdır. Bunlar aynı zamanda maddenin atomik bileĢimine de 

bağlıdır [25]. [0,μ] aralığından ξ2 ikinci bir rastgele sayı etkileĢim tipini örneklemek için 
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kullanılabilir. Eğer ξ2, μfoto‘ dan küçük ise bir fotoelektrik absorbsiyon simüle ederiz; Eğer 

ξ2, μfoto‘ dan büyük fakat μfoto ile μCompton‘ ın toplamından küçük ise bir Compton etkileĢimi 

simüle ederiz; aksi takdirde bir çift oluĢum süreci simüle ederiz. Seçilen etkileĢimden sonra 

ikincil parçacıkların enerji ve doğrultu gibi parametreleri daha fazla sayıda rastgele sayı ve o 

etkileĢim tipi için bunlara karĢılık gelen diferansiyel kesitler kullanarak örneklenebilir. 

Olasılık dağılımları için formüller yukarıdaki formüllerle karĢılaĢtırıldıklarında çok daha 

karmaĢıktır fakat örnekleme prensibi aynıdır. Ġkincil parçacıklar aynı birincil parçacıklar gibi 

simüle edilir, yani taĢınımları bir sonraki etkileĢim sahasına kadar serbest yol uzunluğunu 

örnekleme ile baĢlar. Her bir vokselde absorbe edilen enerji belirlenmeli ve toplanmalıdır. 

Daha sonra buradan doz dağılımı bulunur. Parçacık öyküsü eğer foton hesaplama matrisini 

terk eder ya da enerjisi minimum bir enerjinin altına düĢerse sonlanır [24]. 

2.7.2. Elektron TaĢınım Simülasyonu 

Birincil ya da ikincil elektronlar fotonlar gibi simüle edilebilir ancak fotonlarla 

elektronlar arasında büyük bir fark vardır. Fotonların insan dokusunda iki etkileĢim arasındaki 

ortalama serbest yolu birkaç santimetre iken elektronlar hasta boyunca milyonlarca etkileĢim 

sürecine uğrarlar. Bundan dolayı elektronları fotonlar gibi simüle etmek oldukça zaman 

kaybettiricidir. Neyse ki, çoğu elektron etkileĢimi elastik ya da yarı elastiktir, yani hiç enerji 

transferi olmadan ya da küçük bir enerji transferi ile meydana gelirler. Bundan dolayı, 

elektron etkileĢimleri iki grupta toplanabilir: büyük enerji transferli Ģiddetli etkileĢimler ve 

enerji transferi olmadan ya da küçük bir enerji transferi ile gerçekleĢen yumuĢak çarpıĢmalar. 

Sert etkileĢimler açık bir Ģekilde simüle edilebilirler ve yumuĢak etkileĢimler çevreleyen 

dokuya sürekli elektron enerji transferi ile simüle edilebilir. Bu tekniğe yoğunlaĢtırılmıĢ öykü 

tekniği (condensed history technique) denir ve Berger (1963) tarafından ortaya atılmıĢtır [26]. 

YoğunlaĢtırılmıĢ öykü tekniği elektronların birçok etkileĢime uğrarken, bu etkileĢimlerin 

nispeten az bir kısmının büyük miktarda enerji kaybı ya da yönde sapmaya yol açması 

gerçeğine dayanır [23]. 

2.8. Foton ve Elektron TaĢınımı Ġçin Monte Carlo Simülasyon Kodları 

Bu bölümde foton ve elektron taĢınımında en çok kullanılan MC kodları baĢlıca 

özellikleriyle ele alınacaktır. 

2.8.1. EGS (Electron Gama Shower) Kod Sistemi 

EGS kod sistemi, 1970‘li yıllarda Stanford Linear Accelerator Center (SLAC) da 

Richard Ford ve Ralph Nelson tarafından yüksek enerjiler için bir fizik aracı olarak 
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geliĢtirilmeye baĢlanmıĢtır. Ġlerleyen yıllarda yapılan çalıĢmalarla EGS kod sistemi 10 KeV 

ile 50 Mev arasındaki düĢük enerjilerde çalıĢabilen ve tıbbi uygulamalarda da kullanılan bir 

programa dönüĢtürülmüĢtür. EGS kod sisteminde, simülasyon için yapılandırılmıĢ bir takım 

alt programlar kullanıcının kendi geometrisini yazmasına ve temel EGS kodlarına 

dokunmadan rutinleri değiĢtirmesine olanak sağlayacak Ģekildedir [27]. 

2.8.2. MCNP (Monte Carlo N-Particle) Kod Sistemi 

MCNP foton, elektron ve nötron gibi iyonize edici radyasyon türlerinin maddesel 

ortamlardan geçiĢlerini MC yöntemini kullanarak modelleyen bir bilgisayar programıdır. 

Program 1940‘lı yıllarda nükleer savunma ve nükleer silahlar tasarlamak için geliĢtirilmiĢ 

olup Los Alamos Laboratuarlarında teorik fizik çalıĢmaları için genelleĢtirilmiĢ bir koddur. Üç 

boyutlu geometrilerin tanımlanabildiği ve noktasal, yüzeysel ya da hücresel dağılımlı 

kaynakların oluĢturulabildiği bu program, radyasyon etkileĢimleri, baĢlangıç konumları, uçuĢ 

doğrultuları gibi niceliklere, çeĢitli olasılık dağılımlarına dayanan değerler atar. Sonuçta 

herhangi bir bölgedeki parçacık akısı, enerji bırakımı, soğurulan doz gibi niceliklerin ortalama 

değerlerini verir [28]. 

2.8.3. ETRAN Kod Sistemi 

ETRAN kod sistemi, elektron-foton taĢınımını içeren MC hesaplamaları için Berger 

ve Seltzer tarafından National Bureau of Standards (U.S)‘ da geliĢtirilmiĢtir. ETRAN bir 

boyutta sonlu bir kalınlığa sahip paralel levha hedefler doğrultusunda elektron-foton 

taĢınımını hesaplar [29]. 

2.8.4. ITS Kod Sistemi 

ITS (Integrated TIGER Series), elektron/foton çiftinin zamandan bağımsız olarak çok 

boyutlu ve çok materyalli ortamlardan taĢınımını sağlayan koddur. ITS kod sistemi 1 GeV -  1 

keV aralığında elektron/foton taĢınımına izin vermektedir [30]. 

2.8.5. GEANT Kod Sistemi 

Geant (GEometry ANd Tracking) programı ilk olarak yüksek enerji fizik deneyleri 

için tasarlandı ama tıp, biyoloji ve radyasyondan korunma alanlarında da kullanıldı. Geant, 

radyasyon taĢınımını simule etmek için gerekli tüm yetkinliğe sahiptir. Kod C++ da yeniden 

yazılarak (GEANT4), birçok parçacık tipinin taĢınımını simule etmek için kullanılmaktadır 

[19]. 



19 
 

2.8.6. PENELOPE Kod Sistemi 

PENELOPE, elektron ve foton taĢınımı için bir MC algoritmalı ve bir bilgisayar 

kodudur. Ġsmini, PENetration and Energy LOss of Pozitrons and Elektrons harflerinden alır. 

Foton simülasyonu daha sonradan eklenmiĢtir. Simülasyon algoritması farklı etkileĢim 

mekanizmaları için analitik tesir kesiti ile sayısal verilerin kombinasyonu olan bir saçılma 

modelini temel alır [31]. 

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

Aslen Almanya'da çalıĢan Kawrakow ve Fippler doksanlı yılların ortalarından itibaren 

Voxel Monte Carlo yöntemi olarak adlandırdıkları ve fantom üzerinde daha hızlı MC doz 

hesaplamaları yapmaya yarayan metot üzerine çalıĢmaya baĢladılar. Kullandıkları elektron 

ıĢın demeti hesaplamaları yöntemi VMC, standart EGS4 hesaplamalarından 30 ila 40 kat 

kadar daha hızlıydı ve eĢdeğer hasta modellerinde kayda değer bir doğruluk sağlıyordu [32]. 

Kawrakow NRCC(National Research Council of Canada)'de EGSnrc olarak adlandırılacak 

olan yüksek doğruluklu MC tekniklerini geliĢtirmek üzerine çalıĢtı. Bu esnada Fippel VMC 

kodları için geliĢtirilmiĢ kuralları kullanarak hızlı MC hesaplamaları yapılmasını sağlayan 

xVMC adını verdiği kodu yarattı.  

1999 yazında Fippel, Kawrakow ile çalıĢmak üzere 4 ay için NRCC'ye gitti. Yaz 

sonuna doğru genlik düzenine göre foton ıĢın demeti kod sistemi üzerinde bir hayli yol aldılar 

ki foton demeti için MC hesaplamaları 500 MHz‘ lik bir kiĢisel bilgisayarda birkaç dakikada 

yapılabiliyordu [33]. Bu kod foton bölünmesi, Rus Ruleti ve sözde rastgele sayıları içeren ileri 

seviyede yenilikçi varyans azaltma tekniklerinin kullanımını sağladı. Sonraki yıl boyunca 

Kawrakow kodu özellikle STOPS (Simultaneous Transport Of Particle Sets) parçacıkların eĢ 

zamanlı taĢınması adı verilen tekniği kullanarak C++ dili ile yeniden ele aldı ve bir takım 

baĢka geliĢtirmelerin de yer aldığı koda VMC++ adını verdi. Algoritma olarak yüklü parçacık 

taĢınım simülasyonu için Class II yoğunlaĢtırılmıĢ öykü tekniği (Class II condensed history 

technique) kullanıldı [34]. Kodda yapılan tüm bu geliĢtirmelerle kod benzer hesaplamalarda 

EGS' ye göre 50 ila 80 kez daha hızlı çalıĢır ve neredeyse tam olarak EGSnrc' nin 

doğruluğuna sahiptir. Bazı karĢılaĢtırma hesaplamalarında, VMC++ kodu 500 MHz‘ lik bir 

bilgisayarda elektron demeti hesaplamalarını yaklaĢık 35 saniyede, foton demeti 

hesaplamalarını 360 saniye yapar. Bu geliĢmelerin kliniklere ulaĢmasıyla, radyoterapi doz 

hesaplamalarının doğruluğu konusu geçmiĢte kalmıĢ, araĢtırmalar daha hassas ve etkili tedavi 

verilmesi konusuna odaklanmıĢtır [33]. 
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3. GEREÇ VE YÖNTEM 

3.1. Araç ve Gereçler 

 

 Siemens Marka Primus Model Lineer Hızlandırıcı (LĠNAK) 

 Otomatik Blok Kesici (Huestis Medical Compu-Cutter) 

 ÇeĢitli Alan Boyutlarında HazırlanmıĢ Cerrobend Bloklar 

 PTW Farmer Ġyon Odası 

 PTW Multidos Dozimetri Sistemi 

 PTW RW-3 Katı Su Fantom 

 Nucletron Marka Tedavi Planlama Sistemi (Oncentra MasterPlan version 3.1 SP2) 

 15x15 cm
2
 Standart Elektron Aplikatörü 

 Strafor Köpük 

 

3.1.1. Siemens Marka Primus Model Lineer Hızlandırıcı (LĠNAK) 

6 MV-X ve 18 MV-X foton enerjileri ile 6 MeV, 9 MeV, 12 MeV, 15 MeV,  18 MeV 

ve 21 MeV elektron enerjileri olan medikal lineer hızlandırıcıdır (ġekil 7). Makinenin 

hareketli kısmı olan gantry, her iki taraftan 180
o
 saat yönünde ve tersinde dönebilmektedir. 

BaĢ kısmı ise, üst kolimatörleri Y-ekseni boyunca düz jawlar; alt kolimatörleri X-ekseni 

boyunca çok yapraklı kolimatör sisteminden meydana gelir. Yaprak sayısı 58 (29 çift) adet 

olup, yaprak geniĢliği izosentırda 1. ve 29. yapraklar 6,5 cm diğerleri 1 cm‘dir [35]. Klinikte 

elektron ıĢını uygulamalarında, R=5 cm çaplı yuvarlak, 10x10 cm
2
, 15x15 cm

2
, 20x20 cm

2
 ve 

25x25 cm
2
‘lik standart alanlı aplikatörler kullanılır. Her kliniğe göre aplikatör boyutları 

farklılık gösterebilir. Bu çalıĢmada 15x15 cm
2
 standart alanlı aplikatör kullanılmıĢtır. 
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ġekil 7. Siemens marka Primus model lineer hızlandırıcı [35]. 

 

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

Huestis Compu-cutter otomatik blok kesici; köpük kesme yeri, bilgisayar, monitör, 

çizim tablası ve yazıcıdan oluĢan parça, tamamen ağ uyumlu bir sistemdir. Sistem tedavi 

planlama ara yüzü sayesinde köpüğü ±1 mm hata payında sıcak tel yardımı ile hızlı bir Ģekilde 

keser. Kesilen köpüklerden planlama sistemindeki plana uygun Cerrobend bloklar dökülür. El 

ile kesimlerdeki hataları azaltarak tedavinin doğru bir Ģekilde uygulanmasını sağlar (ġekil 8) 

[36]. 

                                

 

ġekil 8. Huestis Compu-Cutter Otomatik Blok Kesici [36]. 
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3.1.3. ÇeĢitli Alan Boyutlarında HazırlanmıĢ Cerrobend Bloklar 

Bu çalıĢmada, Primus tedavi cihazında standart 15x15 cm
2
 aplikatörlerin haricinde 

12x12 cm
2
, 12x10 cm

2
, 12x8 cm

2
, 12x6 cm

2
, 10x10 cm

2
 ve R=10 cm çaplı alanlar otomatik 

blok kesicide strafor köpükten negatif kalıplar kesildi. Ġçlerine çeĢitli alanlar oluĢturabilmek 

için %50 Bizmut, %27 KurĢun %10 Kadmiyum ve %13 Kalaydan oluĢan Cerrobend 

alaĢımdan dökülerek 2 cm kalınlığında bloklar oluĢturuldu (ġekil 9). Fiziksel yoğunluğu 9,4 

g/cm
3
, erime sıcaklığı 70 

0
C olup bu sıcaklığın üzerine çıkılmaması tavsiye edilir (Kadmiyum 

yüksek sıcaklıkta buhar olup solunum yolu ile zehirlenmeye neden olabilir).  

 

      
 

ġekil 9. Blok kesiciyle kesilip oluĢturulan farklı boyutlardaki Cerrobend bloklar. 

 

3.1.4. PTW Farmer Ġyon Odası  

PTW Farmer iyon odaları su geçirmez yapıdadır. Genellikle su fantomunda derin doz, 

doz profili ve doz dağılımı ölçümleri için kullanımlarının yanında lineer hızlandırıcı ve 

Kobalt cihazlarıyla yapılan radyasyon alan analizleri için de sıklıkla kullanılır. Kullanıldıkları 

nominal enerji aralıkları fotonlarda 140 kV ile 50 MV, elektronlarda ise 6 MeV ile 50 MeV 

aralığındadır. Duvar materyali koruyucu akrilik ile örtülü grafittir. Silindirik olarak dizayn 

edilen farmer iyon odaları 0,6 cc hacimlidir.  Maksimum polarizasyon voltajı ± 500 V‘tur. 

Üretici kitabındaki polarite etkisi < %5 ve sızıntı akımı ± 4 x 10
-15

 A‘dır. Duvar materyali 
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4,55 mm kalınlığında PMMA ve 0,15 mm grafitten meydana gelmektedir. Ölçülebilen, alan 

boyutları 5x5 cm
2
 - 40x40 cm

2
 arasındadır (ġekil 10) [37]. 

 

 

ġekil 10. PTW Farmer iyon Odası [37]. 

 

3.1.5. PTW Multidos Dozimetre Sistemi  

Ölçümlerde PTW marka Multidos Dozimetre kullanıldı. Radyoterapi, in-vivo ölçümleri 

ve sağlık fiziği evrensel dozimetrisinde kullanılmaya uygundur. Entegre doz (veya yük) ve 

doz hızı (veya akım) aynı zamanda ölçülebilir. Polarizasyon voltajı +/-400 V‘ tur. Multidos 

dozimetre, ölçülen değerleri Gy, R, Gy/min, R/min, C veya A olarak görüntüleyebilir (ġekil 

11) [38]. 

 

 
 

ġekil 11. PTW Multidos Dozimetri Sistemi [38]. 

 

3.1.6. PTW RW-3 Katı Su Fantomu 

RW-3 katı su fantomu yüksek enerjili foton ve elektron dozimetrisinde kullanılan su 

eĢdeğeri, beyaz polystyrene‘den yapılmıĢ, fiziksel yoğunluğu 1.045 g/cm
3
, elektron 

yoğunluğu 3.43x10
23

 e/cm
3 

olan fantom materyalidir. Elektron yoğunluğu, suyun elektron 
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yoğunluğundan 1,012 katı fazladır. Ölçüm aralığı fotonlar için 
60

Co ile 20 MV; elektronlar 

için ise 5 MeV ile 25 MeV arasındadır. Boyutları 40 cm x 40 cm‘dir ve 1, 2, 5 ve 10 mm gibi 

farklı kalınlıklardaki levhalardan oluĢmaktadır. Farklı kalınlık seçeneklerinin yanında, arada 

hava boĢluğu bırakmadan paralel-plan ve silindirik iyon odalarının yerleĢtirildiği plakalara da 

sahiptir (ġekil 12) [39]. 

 

 

ġekil 12. PTW RW-3 Katı Su Fantomu [39]. 

 

3.1.7. Tedavi Planlama Sistemi  

Bu çalıĢmada Nucletron Marka Oncentra® MasterPlan version 3.1 SP2 tedavi 

planlama sistemi kullanılmıĢtır. Tedavi sistemi elektron hesaplamalarında ―Voxel Monte 

Carlo (VMC++) ‖ algoritmasını kullanmaktadır [34]. 

 

3.2. Yöntem 

Tez çalıĢmasına baĢlamadan önce, Siemens marka Primus model lineer hızlandırıcının 

(LĠNAK) kalite kontrol testleri yapıldı. Kullanılmakta olan elektron demetlerinde enerji 

kalitesi ölçülerek cihazın kabul testleri sırasındaki enerji düzeyinde olduğundan emin olundu. 

Radyasyon alanının düzgünlüğüne ve simetrisine bakılarak elektron demetlerinin istenen 

tolerans sınırları içinde olması sağlandı. Bu testlerin ardından doz verimleri, katı su eĢdeğeri 

fantomda SSD=100 cm‘de her bir enerji seviyesi için uygun referans derinlikte standart 

aplikatörler kullanılarak 1 Monitor Unit (MU) = 1 cGy olacak Ģekilde ayarlandı. Bu 

kalibrasyon iĢlemi için PTW Farmer iyon odası ve PTW Multidos dozimetri sistemi 
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kullanıldı. Ölçümlerde 15x15 cm
2
 ve daha küçük boyutlarda alanlar kullanılacağı için 

öncelikle 15x15 cm
2
‘lik standart aplikatöre takılabilecek 12x12 cm

2
, 12x10 cm

2
, 12x8 cm

2
, 

12x6 cm
2
, 10x10 cm

2
, R=10 cm çaplı Cerrobend alaĢımdan 2 cm kalınlığında bloklar 

hazırlandı. Blokların yapımında Huestis Compu-Cutter otomatik blok kesici ve strafor köpük 

kullanıldı. 

3.2.1. Monte Carlo Simülasyonu Yöntemiyle Doz Hesabı 

Oncentra® MasterPlan TPS‘de elektron alanları için veri giriĢleri mevcut kare 

aplikatörler kullanılarak yapılmaktadır [34]. 12x12 cm
2
, 12x10 cm

2
, 12x8 cm

2
, 12x6 cm

2
, 

10x10 cm
2
, R=10 cm çaplı alanlar, planlama sistemine yüklenen fantom üzerinden 15 x 15 

cm
2
‘lik aplikatör bloklanarak oluĢturuldu (ġekil 13). TPS‘de standart kare Ģeklindeki su 

eĢdeğeri fantomlar kullanılarak alanların 12 ve 18 MeV enerji seviyelerinde doz 200 cGy 

olacak Ģekilde VMC++ algoritması ile 50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısı/cm
2
 için doz 

hesaplaması yaptırıldı. Planlama sürecinde dozun %100 (d=dmax) olduğu kesitteki referans 

derinlikler belirlendi (Tablo 1). Bulunan bu derinliklerde doz 200 cGy olacak Ģekilde 

normalizasyon yapıldı. Normalizasyon sonucu 200 cGy doza karĢılık gelen MU değerleri 

okundu. Bu iĢlem 12 ve 18 MeV enerjileri için ve farklı alanlardaki bloklar için tekrarlandı. 

 

 

 

 

 
 

13-a. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik alan. 
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13-b. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik aplikatör bloklanarak oluĢturulan 12x12 cm2'lik alan. 

 

 
 

13-c. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik aplikatör bloklanarak oluĢturulan 12x10 cm2'lik alan. 
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13-d. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik aplikatör bloklanarak oluĢturulan 12x8 cm2'lik alan. 

 

 
 

13-e. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik aplikatör bloklanarak oluĢturulan 12x6 cm2'lik alan. 
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13-f. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik aplikatör bloklanarak oluĢturulan 10x10 cm2'lik alan. 

 

 
 

13-g. Planlama sistemine yüklenen 15 x 15 cm2’lik aplikatör bloklanarak oluĢturulan R=10 cm'lik alan. 

 

ġekil 13. Planlama sistemine yüklenen 7 farklı boyuttaki alanlar. 
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Tablo 1. 12 MeV ve 18 MeV enerjilerinde TPS'de belirlenen referans derinlikler. 

Enerji Referans Derinlik (cm) 

12 MeV 2,5 

18 MeV 2 

 

 

3.2.2. PTW Farmer Ġyon Odası ile Gerçek Doz Ölçümü 

Ölçümler PTW RW-3 katı su fantomunda, 15x15 cm
2
, 12x12 cm

2
, 12x10 cm

2
, 12x8 

cm
2
, 12x6 cm

2
, 10x10 cm

2
, R=10 cm alanlar için PTW Farmer iyon odası kullanılarak 

yapıldı.  TPS‘de yapılan hesaplamalara göre iyon odası 12 MeV ve 18 MeV için referans 

derinliklerde olacak Ģekilde set-up koĢulları oluĢturularak bu enerjilerde TPS‘de okunan MU 

değerlerine karĢılık gelen doz ölçümleri yapıldı (ġekil 14). Gerçek dozlar IAEA‘nin TRS-277 

protokolüne göre hesaplandı [40]. 

 

                          
 

ġekil 14. Katı su fantomu ölçümleri için deney düzeneği. 
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3.3. ÇalıĢma Planı ve Takvimi 

 

Literatür Taraması 

01/01/2010-01/03/2010 

↓ 

Kullanılacak Sistemlerin Hazırlanması 

02/03/2010-16/04/2010 

↓ 

Monte Carlo Hesaplamasının Yapılması 

17/04/2010-24/04/2010 

↓ 

IĢınlamanın  Yapılması 

25/04/2010-02/05/2010 

↓ 

Sonuçların Analizi 

03/05/2010-18/05/2010 

↓ 

KarĢılaĢtırma 

19/05/2010-31/05/2010 

↓ 

Değerlendirme 

01/06/2010-16/06/2010 

↓ 

 

Yazım 

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

Dokuz Eylül Üniversitesi GiriĢimsel (Invazıv) Olmayan Klinik AraĢtırmalar 

Değerlendirme Komisyonu tarafından 26.05.2010 tarih ve 2010/02-07 sayılı, 29-ĠOÇ/2010 

protokol numaralı “Elektron ıĢın dozimetrisinde monte carlo simülasyon yöntemi 

kullanılarak elde edilen doz dağılımlarının gerçek dozimetri sonuçları ile 

karĢılaĢtırılması” baĢlıklı tez çalıĢmamıza 09/06/2010 tarih ve 40 sayılı etik kurul onayı 

verilmiĢtir (Bkz. EK-2). 
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4. BULGULAR 

 

Bu çalıĢmada Oncentra® MasterPlan TPS içerisinde bulunan VMC++ algoritması 

kullanılmıĢtır. 12 MeV ve 18 MeV elektron enerjileri için 50.000 ve 100.000 elektron öykü 

sayısı/cm
2
 (ġekil 15) simüle edilerek 15x15 cm

2
‘lik standart aplikatör ve bu aplikatöre göre 

hazırlanan farklı alan boyutlarında koruyucu bloklar için ayrı ayrı hesaplamalar yapılmıĢtır. 

Bu hesaplamalarda 200 MU‘ya karĢılık gelen 12 MeV ve 18 MeV elektron enerjileri için 

sırasıyla 2,5 cm ve 2 cm‘lik referans derinliklerdeki doz değerleri elde edilmiĢtir. ÇalıĢmanın 

ikinci aĢamasında tedavi cihazında aynı referans koĢullar oluĢturularak 15x15 cm
2
 standart 

apikatör ve bu aplikatöre takılan farklı alanlı koruyucu bloklar ile gerçek doz ölçümleri 

yapılarak sonuçlar TPS sonuçları ile karĢılaĢtırılmıĢtır.  

 

            

ġekil 15. Elektron öykü sayısının arttırıldığı TPS'deki pencere. 

 

 

15x15 cm
2
‗lik standart aplikatörün ve farklı boyutlardaki koruyucu blokların merkez 

eksende oluĢturulan doz dağılımları ġekil 16 ve ġekil 17 ‗de gösterilmiĢtir. Buradan hareketle 

referans derinlikler tespit edilmiĢtir. 
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16-a. 12 MeV enerjide 15x15 cm2’lik alan. 

 

 

 

16-b. 12 MeV enerjide 12x12 cm2’lik alan. 
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16-c. 12 MeV enerjide 12x10 cm2’lik alan. 

 

 

 

16-d. 12 MeV enerjide 12x8 cm2’lik alan. 
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16-e. 12 MeV enerjide 12x6 cm2’lik alan. 

 

 

 

16-f. 12 MeV enerjide 10x10 cm2’lik alan. 
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16-g. 12 MeV enerjide R=10 cm’lik alan. 

ġekil 16. TPS'de 12 MeV enerjide referans derinliklerin belirlendiği doz dağılımları. 

 

 

 

17-a. 18 MeV enerjide 15x15 cm2’lik alan. 
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17-b. 18 MeV enerjide 12x12 cm2’lik alan. 

 

 

 

17-c. 18 MeV enerjide 12x10 cm2’lik alan. 
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17-d. 18 MeV enerjide 12x18 cm2’lik alan. 

 

 

 

17-e. 18 MeV enerjide 12x6 cm2’lik alan. 
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17-f. 18 MeV enerjide 10x10 cm2’lik alan. 

 

 

 

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

ġekil 17. TPS'de 18 MeV enerjide referans derinliklerin belirlendiği doz dağılımları. 
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 12 MeV elektron enerjisinde TPS‘de 50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısı/cm
2
 için 

hesaplanan dozlar Tablo 2 ve Tablo 3‘de, TPS‘de hesaplanan MU değerleriyle referans 

derinliklerde PTW RW-3 katı su fantomunda Farmer iyon odası ile ölçülen doz ölçüm 

sonuçları Tablo 4‘de gösterilmektedir. Tablo 5‘de ise 18 MeV enerjide 50.000 ve 100.000 

elektron öykü sayısı/cm
2
 için, TPS‘de hesaplanan ve iyon odası ile ölçülen doz değerleri 

arasındaki % farklar bulunmaktadır. Ġyon odası ile ölçülen birim okumaya karĢılık gelen 

gerçek doz değerleri IAEA‘nin TRS-277 protokolüne göre (9) formülü ile hesaplanmıĢtır. 

 

                   Dw = M0. CTP. sw, air. Pu. ND                                                                                                      (9) 

 

Dw = Gerçek doz değeri. 

M0 = Dozimetri birim okuma değeri. 

CTP =Sıcaklık-basınç düzeltmesi. 

sw, air = Co-60 radyasyon kalitesinde havadan suya durdurma gücü oranı. 

Pu = Ölçümler süresince iyon odası duvarının su eĢdeğeri olmadığını hesaba katan radyasyon 

enerjisine göre değiĢen pertürbasyon katsayısı. 

ND = Ġyon odasının havada absorblanan doz kalibrasyon katsayısı. 

 

Tablo 2. 12 MeV enerjide 50.000 elektron öykü sayısı/cm2 için, TPS’de hesaplanan doz değerleri. 

 

Enerji Alan (cm2) 
Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy) 

MU Derinlik (cm) 50.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 

12 MeV 

15x15 200 2,5 196 

12x12 200 2,5 198 

12x10 200 2,5 198 

12x8 200 2,5 198 

12x6 200 2,5 196 

10x10 200 2,5 195 

R=10 cm 200 2,5 196 
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Tablo 3. 12 MeV enerjide 100.000 elektron öykü sayısı/cm2 için, TPS’de hesaplanan doz değerleri. 

 

Enerji Alan (cm2) 
Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy) 

MU Derinlik (cm) 100.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 

12 MeV 

15x15 200 2,5 198 

12x12 200 2,5 197 

12x10 200 2,5 198 

12x8 200 2,5 199 

12x6 200 2,5 195 

10x10 200 2,5 197 

R=10 cm 200 2,5 196 

 

 

 

Tablo 4. 12 MeV enerjide  iyon odası ile ölçülen doz değerleri. 

 

Enerji Alan (cm2) 

Referans İyon Odası ile Ölçülen Gerçek  Doz 
(cGy) 

 MU Derinlik (cm) 

12 MeV 

15x15 200 2,5 197,74 

12x12 200 2,5 198,65 

12x10 200 2,5 199,05 

12x8 200 2,5 199,25 

12x6 200 2,5 196,63 

10x10 200 2,5 199,6 

R=10 cm 200 2,5 199,58 
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Tablo 5. 12 MeV enerjide 50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısı/cm2 için, TPS’de hesaplanan ve iyon odası ile ölçülen 

doz değerleri arasındaki % fark. 

 

12 MeV Enerji Fark (%) 

Alan (cm2) 50.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 100.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 

15x15 -0,88 0,13 

12x12 -0,33 -0,83 

12x10 -0,53 -0,53 

12x8 -0,63 -0,13 

12x6 -0,32 -0,83 

10x10 -2,30 -1,30 

R= 10 cm -1,79 -1,79 

 

Tablo 5 incelendiğinde, TPS‘de hesaplanan doz değerleri ile iyon odası ölçüm 

sonuçları arasında en yüksek yüzde fark -%2,30, en düĢük yüzde fark %0,13‘dür.  

50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısı/cm
2
 için aralarındaki % farklar, (10) formülü 

ile elde edilmiĢtir. 

 

                   % Fark = [(Dhesap/Dölç)-1]x100                                                                        (10) 

 

18 MeV elektron enerjisinde TPS‘de 50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısı/cm
2
 için 

hesaplanan dozlar Tablo 6 ve Tablo 7‘de, TPS‘de hesaplanan MU değerleriyle referans 

derinliklerde PTW RW-3 katı su fantomunda Farmer iyon odası ile ölçülen doz ölçüm 

sonuçları Tablo 8‘de gösterilmektedir. Tablo 9‘da ise 18 MeV enerjide 50.000 ve 100.000 

elektron öykü sayısı/cm
2
 için, TPS‘de hesaplanan ve iyon odası ile ölçülen doz değerleri 

arasındaki % farklar bulunmaktadır.   

 

 

 



43 
 

Tablo 6. 18 MeV enerjide 50.000 elektron öykü sayısı/cm2 için, TPS’de hesaplanan doz değerleri. 

 

Enerji Alan (cm2) 

Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy) 

MU Derinlik (cm) 50.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 

18 MeV 

15x15 200 2 195 

12x12 200 2 194 

12x10 200 2 194 

12x8 200 2 195 

12x6 200 2 194 

10x10 200 2 195 

R=10 cm 200 2 196 

 

Tablo 7. 18 MeV enerjide 100.000 elektron öykü sayısı/cm2 için, TPS’de hesaplanan doz değerleri. 

 

Enerji Alan (cm2) 

Referans TPS’de Hesaplanan Doz (cGy) 

MU Derinlik (cm) 100.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 

18 MeV 

15x15 200 2 195 

12x12 200 2 194 

12x10 200 2 195 

12x8 200 2 195 

12x6 200 2 195 

10x10 200 2 194 

R=10 cm 200 2 197 
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Tablo 8. 18 MeV enerjide iyon odası ile ölçülen doz değerleri. 

 

Enerji Alan (cm2) 

Referans İyon Odası ile Ölçülen Gerçek  Doz 
(cGy) 

 MU Derinlik (cm) 

18 MeV 

15x15 200 2 193,86 

12x12 200 2 194,63 

12x10 200 2 194,84 

12x8 200 2 195,13 

12x6 200 2 192,39 

10x10 200 2 195,22 

R=10 cm 200 2 195,13 

 

 

Tablo 9. 18 MeV enerjide 50.000 ve 100.000 elektron öykü sayısı/cm2 için, TPS’de hesaplanan ve iyon odası ile ölçülen 

doz değerleri arasındaki % fark. 

 

18 MeV Enerji Fark (%) 

Alan (cm2) 50.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 100.000 Elektron Öykü Sayısı/cm2 

15x15 0,59 0,59 

12x12 -0,32 -0,32 

12x10 -0,43 0,08 

12x8 -0,07 -0,07 

12x6 0,84 1,36 

10x10 -0,11 -0,62 

R= 10 cm 0,45 0,96 
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Tablo 9 incelendiğinde, TPS‘de hesaplanan doz değerleri ile iyon odası ölçüm 

sonuçları arasında en yüksek yüzde fark %1,36, en düĢük yüzde fark -%0,07 olarak 

bulunmuĢtur. Bulunan % fark değerleri tablolardan da görüldüğü gibi elektron enerjilerine ve 

elektron öykü sayısına bağlı olarak değiĢim göstermektedir. 
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5. TARTIġMA 

 

Cilt tümörlerinin ve yüzeysel lezyonların tedavisinde uzun yıllar kullanılmıĢ olan 

düĢük enerjili x-ıĢınlarının yerini günümüzde elektron ıĢınları almıĢtır. Tipik olarak, elektron 

ıĢınlarının merkezi eksen derin doz eğrisi, yüksek yüzey dozu oluĢturur ve doz daha sonra 

belirli bir derinlikte  (dmax) maksimum noktaya ulaĢır. dmax noktasından sonra doz hızla düĢer 

ve düĢük doz seviyelerinde Bremsstrahlung kuyruğu olarak bilinen bir düzlük meydana gelir. 

Elektronların bu özellikleri, klinikte yüzeysel tümörlerin tedavisinde x-ıĢını uygulamalarına 

göre belirgin bir avantaj sunar [8]. 

Klinik uygulamalarda elektronlar standart aplikatörlerle birlikte kullanılmaktadır. 

Bunlar genellikle kare ya da silindir Ģeklinde bulunmaktadır. Ancak bazı klinik 

uygulamalarda dikdörtgen ya da düzensiz alanlar da elektronlarla ıĢınlanmaktadır. Bu 

durumda uygun standart kare aplikatöre önceden hazırlanmıĢ kurĢun koruma blokları 

takılarak ıĢınlama yapılmaktadır. Aplikatör içine konan koruma blokları yerleĢtirildiği alanı 

düzensiz hale getirmekte ve radyasyonun madde içerisindeki transferini etkileyerek doz 

değerlerinde farklılıklara neden olmaktadır. Bu farklılıklar ya LĠNAK‘da doğrudan iyon odası 

ile ölçüm yaparak ya da TPS‘de hesaplamalarla belirlenebilmektedir. Ġyon odası ile ölçüm 

güvenlidir ancak günlük uygulamalarda pratik değildir. Hesap yönteminde ise MCS gibi 

yöntemlerin TPS‘de kullanımı ile düzensiz alanlarda daha pratik ve güvenilir sonuçlar 

alınabilmektedir. MCS yöntemi, dozimetrik veri ve doz dağılımları ile ortaya çıkabilecek 

Ģüpheleri doğrulamak için kullanılabilecek alternatif bir araçtır [41]. 

Son zamanlarda hastaya özgü MC tabanlı tedavi planlama sistemleri ticari olarak elde 

edilebilir hale gelmiĢse de bunların radyoterapi departmanlarında rutin Ģekilde kullanılmaları 

hala birçok faktöre bağlıdır. Bu faktörler radyasyon kaynaklarının yeterli bir Ģekilde 

modellenmesi, doku inhomojenitesi gibi çeĢitli deneysel problemlerin çözümü, birçok önemli 

klinik soruya yanıt verebilme, doz hesaplama algoritmalarının güncelleĢtirilmesi ve 

hesaplama donanımının geliĢtirilmesi olarak sıralanabilir. Yakın gelecekte biyolojik 

modellerin tümör dokusu ve normal doku komplikasyonu için MC tabanlı doz hesaplama 

uygulamalarına uyarlanmasının radyoterapi planlamasına standart yaklaĢımı oluĢturması 

beklenmektedir [8]. 

 Radyasyonun madde ile etkileĢiminin en doğru Ģekilde araĢtırılmasına yarayan 

MCS‘nun ileride daha da önem kazanması beklenmektedir. Hesaplama süresinin çok uzun 

olması eskiden bir dezavantajdı. Bilgisayarlar ve yazılım kodlarındaki geliĢmeler sayesinde 
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günümüzde klinik olarak kullanılmaya elveriĢli hale gelmiĢtir. Bilgisayarların iĢlem gücü 

arttıkça, 3D tedavi planlama sistemlerine MCS algoritmalarını uygulamak mümkün olmuĢtur 

[41]. 

 MC yöntemi, genel olarak çeĢitli istatistik teknikler kullanarak bir olayı veya deneyi 

sayısal olarak modeller. Bu çalıĢmada MC yöntemi olan VMC++ algoritması radyasyon 

taĢınımı için kullanılmıĢtır. VMC++ algoritması diğer MC kodlarına göre daha hızlı ve iĢlem 

süresi daha kısadır[34]. Bu algoritmanın kliniklere ulaĢmasıyla radyoterapi doz hesaplarının 

doğruluğunun tartıĢılması geride kalmıĢtır [33]. VMC++ algoritması doz hesaplamalarını 1-15 

dk arasında yaptığı için rutin kullanıma uygundur [42]. 

Yapılan çalıĢmada, DEÜ Tıp Fakültesi Radyasyon Onkolojisi AD‘da kullanılmakta 

olan VMC++ algoritması ile hesaplama yapan Oncentra® MasterPlan TPS‘de doz hesabı ve 

LĠNAK‘ta Farmer iyon odası ile doz ölçümü yapılmıĢtır. 12 MeV elektron enerjisinde 

TPS‘de hesaplanan ve ölçülen dozlar arasındaki % farklar en yüksek -%2,30, en düĢük 

%0,13‘dür. 50.000 elektron öykü sayısı ile yapılan simülasyondaki % farklar, genellikle 

100.000 ile yapılandan daha yüksektir. 100.000 elektron öykü sayısı için yapılan sayımda cm
2 

baĢına düĢün elektron sayısı arttığı için ölçümler daha gerçeğe yakın bulunmuĢtur. 18 MeV 

elektron enerjisinde hesaplanan ve ölçülen dozlar arasındaki % farklar en yüksek %1,36, en 

düĢük -%0,07‘dir. Bu enerjide de elektron öykü sayısı arttığında % farklar azalmıĢtır. Scherf 

ve ark. tarafından yapılan çalıĢmada 10.000 ve 20.000 elektron öykü sayısı için ölçülen ve 

hesaplanan doz dağılımları arasında ± %2‘lik bir fark bulunmuĢtur ve elektron öykü sayısı 

arttırıldıkça gerçeğe yakın sonuçlar alındığı gözlemlenmiĢtir [42]. 

 MC madde içinde çok sayıda parçacığın etkileĢimini simüle eden bir yazılım olduğu 

için en doğru doz hesaplama algoritması olarak bilinmektedir. Bir MC algoritması ne kadar 

çok çalıĢtırılırsa, doğru sonuca varma ihtimali de o kadar yükselir. Ayrıca üretilen 

sonuçlardan en sık görüleni seçmek, doğruya o kadar yaklaĢtırır [17]. Bulduğumuz değerlere 

baktığımızda simüle edilen elektron öykü sayısının arttırılması ile % farkın azaldığı 

görülmektedir.  

Hesaplanan bu değerler literatürde benzer çalıĢmalarla elde edilen verilerle 

kıyaslanmıĢtır. Elde edilen sonuçlar, literatürle uyumlu ve ±%3 klinik kabul sınırları 

içerisindedir. Sonuçlara bakıldığında büyük farklılıkların daha çok küçük alanlarda olduğu 

görülmektedir. Küçük alan dozimetrisinde kullanılan iyon odalarının önemli olduğu 

literatürde vurgulanmıĢtır [15]. Özellikle elektron dozimetrisinde elektronların akısını 

bozmayan paralel düzlem iyon odalarının kullanılması önerilmektedir. Paralel düzlem iyon 

odaları, diğer iyon odalarına kıyasla bu ihtiyacı en iyi karĢılayabilecek bir iyon odası 
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çeĢididir. Paralel düzlem iyon odası 0,02 cc hacmine sahiptir. Bu küçük ve hassas hacmi 

küçük alanların yüksek rezolüsyonla ölçülmesine imkân sağlar [13]. Paralel düzlem iyon 

odalarında elektron giriĢ yönlerinde hava hacminin azaltılması ve iyon odasının gövde 

yapısında doku eĢdeğeri materyal kullanılmasından dolayı elektronların akısı az etkilenir ve 

ölçüm sonuçları doğruya yakın hesaplanır. ÇalıĢmamız da PTW Farmer silindirik iyon odası 

kullanılmıĢtır. Bu farkların silindirik iyon odası kullanımından kaynaklandığı 

düĢünülmektedir. 
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6. SONUÇ VE ÖNERĠLER 

 

Sonuç olarak, klinik uygulamalarda Oncentra® MasterPlan‘daki elektronlarda MCS 

yöntemi ile düzensiz alanlarda yapılan doz hesaplamaları gerçek ölçümlerle uyumlu olduğu 

görülmüĢtür. Klinik uygulamalarda bu yöntemle, her hasta için elektron ıĢınlamalarında 

gerçek dozimetri yapmadan, TPS sonuçları ile değerlendirme yapabilme imkânı sağlanmıĢtır. 

Bu da zaman kazancı ve daha iyi dozimetrik sonuç sağlamaktadır. Ancak simülasyonun 

gerçek ölçümlerle uyumlu olduğundan emin olmak için TPS‘in düzenli aralıklarla kalite 

kontrollerinin yapılması gerekmektedir. 

Ġleri çalıĢmalarda özellikle küçük alanlarda paralel düzlem iyon odalarının 

kullanılması ve hesaplamalarda simülasyonu yapılan parçacıkların sayısının arttırılması ile 

daha iyi sonuçlar alınabilir. Bilgisayarların hesaplama güçleri arttıkça, süreyi klinik 

uygulamalara uygun olarak kısaltarak doz dağılımını elde eden çeĢitli algoritmaların yerlerini 

MC tekniklerine bırakmaları beklenmektedir.  
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