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OZET

BILGISAYARLI TOMOGRAFIi DOZ INDEKSI DOZIMETRIK OLCUMLERININ MON
TE CARLO SIMULASYONU ILE KARSILASTIRILMASI

Recep KANDEMIR
Dokuz Eyliil Universitesi, Saglik Bilimleri Enstitiisii, Medikal Fizik Anabilim Dali

recepkandemir @medikalfizikci.com

AMAC : Bu calismanin amaci, bilgisayarli tomografi doz indeksi (CTDI) verilerinin Monte
Carlo hesaplama teknigiyle elde edilebilmesi ve deneysel sonuglarla kargilastirilmasidir.
GEREC ve YONTEM : Bu calisma deney ve teorik olmak iizere ikiye ayrilmistir. Deney
kisminda katihal dedektor ve film dozimetre kullanilarak absorbe radyasyon dozu ol¢iimleri
yapilmistir. CTDI 6l¢iimleri dedektor ile viicut ve bag fantomu kullanilarak gerceklestirilmistir.
Teorik kisimda ise bilgisayarli tomografi cihazi modellenmis ve radyasyon dozu hesaplamalari
Monte Carlo yontemi ile yapilmistir.

BULGULAR : Teorik hesaplamalar ve olciimlerle elde edilen longitudinal ve lateral doz profil-
leri kargilastirildiginda veriler uyumludur. Kargilagtirmalarda film dozimetrenin radyasyon du-
yarlili§inin diisiik oldugu tespit edildigi i¢in dedektor ol¢iimleri temel alinmigtir. Hava kerma
Ol¢iim sonuclar kullanilarak Monte Carlo hesaplamalar i¢in doniisiim katsayilar1 hesaplan-
migtir.

SONUCLAR : Absorbe radyasyon dozu 6l¢iim ve hesaplama sonuglarinin kullanilan fantomun
tipine, uygulanan enerjiye ve filtre yapisina bagh olarak degistigi goriilmiistiir. Kullanilan fan-
tomlarin homojen malzemeden yapilmasi ve simetrik hacime sahip olmasi gercek hasta dozunu
tespit etmekte hatalar dogurabilir. Monte Carlo teknigi gercek hasta dozunun hesaplanmasini
saglayabilir.

Anahtar Kelimeler :Bilgisayarli Tomografi, GAMOS, Monte Carlo Simiilasyonu, CTDI, Rad-

yasyon Dozu
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ABSTRACT

COMPARISON OF COMPUTED TOMOGRAPHY DOSE INDEX MEASUREMENTS
WITH MONTE CARLO SIMULATION

Recep KANDEMIR
Dokuz Eylul University, Health Science Institute, Department of Medical Physics

recepkandemir @medikalfizikci.com

PURPOSE : The purpose of this study is to obtain the computed tomography dose index
(CTDI) values and compare it with the Monte Carlo calculation technique.

MATERIAL AND METHOD : This study consists of two parts, measurement and theory. In
the experiment section, the absorbed radiation dose measurements obtained with the solid state
detector and film dosimeter. The measurements of CTDI were performed in the body and head
phantoms. In the theory section, the machinery of computed tomography is simulated and the
calculations of radiation dose are done with the Monte Carlo technique.

RESULTS : When the longitudinal and lateral profiles of the theoretical calculations and mea-
surements were compared the results found to be consistent. In the comparisons, the measure-
ments of detector is considered more reliable since the film dosimeter system has no high radi-
ation sensitivity than the solid state. The conversion factors obtained from the measurements of
air kerma results were calculated to be used in the Monte Carlo calculations.
CONCLUSIONS : It is found that the results of measurement and calculation depend on the
type of phantom, the energy of the radiation and the filter type. Since the phantoms are made of
homogeneous material and in symmetrical structure,it could cause the errors in the real patient
dose. The Monte Carlo technique gives us the ability to calculate the real patient dose.

Keywords :Computed Tomography, GAMOS, Monte Carlo Simulation, CTDI, Radiation Dose
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1. GIRIS VE AMAC

1.1. Problemin Tanimi ve Onemi

Bilgisayarli tomografi iyonize radyasyonun kullanilarak tanisal goriintiilemenin yapildig:
bir cihazdir. Hastalar tetkikin uygulanmasi ile bir miktar radyasyona maruz kalirlar ve viicut-
larinda ilgili bolge veya organlarinda radyasyon dozu yiiklenmesi meydana gelir. Kullanilan
radyasyonun iyonize edici 0zellikte olmas1 nedeniyle hasta dozlarinin bilinmesi ve doz goriintii
optimizasyonunun yapilmas1 gereklidir.

Bilgisayarli tomografide doz 6l¢timleri belirli bazi sistem ve cihazlarin kullanimi ile miim-
kiindiir. Ancak bu islemler zaman alic1 ve her hasta i¢in tekrarlanmas1 miimkiin degildir. Bu
nedenle giivenilir bir hesaplama yontemi olan Monte Carlo simiilasyon teknikleri radyasyon

dozunu hesaplama amaclh kullanilabilmektedir.

1.2. Arastirmanin Amaci

Bu aragtirmanin amaci, tanisal amacl kullanilan ¢ok kesitli (kanalli, dedektorlii) bilgisa-
yarli tomografi cihazlarinda hasta radyasyon dozunu belirleyen bilgisayarli tomografi doz in-
deksi parametresinin deneysel olarak silindirik kafa ve viicut fantomu iizerinde olciilmesi ile
elde edilen sogrulan radyasyon dozu sonuglarinin, Monte Carlo hesaplamalarina dayali Geant4
tabanlit GAMOS yaziliminda simiile edilerek (drneklenerek) hesaplanan sogrulan radyasyon
dozu sonuglari ile karsilagtirilarak bilgisayarli tomografi uygulamalarinda Monte Carlo hesapla-

malarmin kullanilabilirliginin test edilmesidir.

1.3. Arastirmamn Hipotezleri

H; : Film dozimetre ile yapilan radyasyon 6l¢iim sonuclariyla katihal dedektoriiyle yapilan
radyasyon Ol¢iim sonuglar1 arasinda anlamli fark yoktur.
H; : Deneysel radyasyon doz olciimleri ile Monte Carlo hesaplamalar ile elde edilen

radyasyon doz verileri arasinda anlaml fark yoktur.



2. GENEL BILGILER

2.1. Radyasyonun Smiflandirilmasi

Radyasyon temelde elektromanyetik ve partikiiler radyasyon olmak iizere iki sinifa ayrilir.
Radyo dalgalari, goriiniir 151k, kirmizi alti ve ultraviyole 1sinlar1, X- ve gama (%) 1sinlar elek-

tromanyetik radyasyon; elektron, pozitron, proton ve notronlar ise partikiiler radyasyondur [1].

2.1.1. Elektromanyetik Radyasyon

Dalgaboyu (1), frekans (v) ve hiz parametreleri elektromanyetik dalgalarin karakteris-
tigini belirler. Dalga boyu, dalganin bir dongiide aldig1 mesafedir. Frekans, birim zamanda
salinim yapan dalga sayisidir. Vakum ortaminda biitiin elektromanyetik dalgalarin hizlar sabit-

tir ve ¢ ile gosterilir. Bu nedenle;

c=Av (1)

ile ifade edilir. Ornegin; X-1sinlarinin dalga boylart nanometreler! (nm) ve frekanlari ise Hertz?
(Hz) mertebesinde ifade edilir.
Madde etkilesimlerinde elektromanyetik radyasyon terimi yerine foton ifadesi kullanilir.

Foton enerjisi,

ke

E=hv
A

2)

ile ifade edilir. Burada, 4 Plank sabitidir. Tanisal radyolojide enerji birimi olarak, iiretilen

radyasyonun enerjisinden kaynakli olarak, keV* kullanilir [1].

2.1.2. TIyonize Radyasyon

Iyonize radyasyon maddeyi dogrudan veya dogrudan olmayan olarak iki farkli yolla iyo-

nize eder.

"1nm = 10"°m

21 Hz = 1 dongii/saniye = 1 s~!

3h = 6.62606957 x 10~3* m?kg/s

41 eV: 1 volt potansiyel enerji altinda hizlandirilan elektronun kazanmis oldugu kinetik enerji olarak ifade
edilir.



e Dogrudan iyonizasyon: Elektron, proton ve alfa (o) gibi yiiklii partikiiler radyasyonlar
enerjilerini, maddeye parcacik yolu boyunca orbital elektronlariyla yaptiklar1 ¢ok kiiciik

Coulomb (elektrostatik) etkilesmeleri sayesinde dogrudan aktarirlar.

e Dogrudan olmayan iyonizasyon: X-1sinlari, y-1sinlar1 veya notronlar maddeden gecerken
ortamda yiiklii parcaciklarin olugsmasina neden olurlar ve enerjilerinin bir kismin1 veya
hepsini bu yiiklii parcaciklara aktarirlar. Olusan yiiklii parcaciklarin enerjileri maddede

dogrudan iyonizasyon yolu ile depolanir.

2.1.3. lIyonize Radyasyonun Biyolojik Etkileri

2.2. X-Ismlarmn Uretimi

Almanya’nin Lennep isimli eyaletinde 27 Mayis 1845°te elbise iireticisi tiiccar bir ba-
banin tek oglu olarak dogan Wilhelm Conrad Rontgen, 1895 yilinda yeni ve farkl bir 1g1n tiirii
olarak adlandirdig1 X-1sinlarini kesfetti. Bu nedenle, X-1s1nlar1 rontgen 1sinlar olarak da ad-

landirilmaktadir [2].

2.2.1. X-Isim Tiipii

X-1sinlarinin iiretiminde temel prensip yiiksek voltaj (kV) altinda hizlandirilmig elektron-
larla anot malzemesinin bombardiman edilmesidir. Bir ¢ok konvansiyonel X-1sin1 tiipii yiiksek
vakumlu cam kaplama igerisinde bulunan pozitif ve negatif elektrottan olusmaktadir. Negatif
katota akim uygulanarak katot malzemesi 1sitilir ve termiyonik emisyon olay1 sonucunda ter-
mal elektronlar uygulan potansiyel fark ile olusan elektriksel alan icerisinde pozitif anota dogru
hizlandirilarak anot malzemesiyle carpisirlar. Etkilesme ile, gelen elektron enerjisinin yak-
lagik %99’1uk kismu 1s1 enerjisine, kalan kismi ise bremsstrahlung ve karakteristik X-1g1nlarina
dontismektedir [3].

X

B, gy S—
—_ﬁid_i

é—_ﬂ

Sekil 1: X-1s1n1 tiipii blok diyagrami [3].




2.2.2. Bremsstrahlung Radyasyonu

Enerjik elektronlar genellikle madde ile carpisma ve uyarilma® olaylariyla etkilesirler.
Eger bir elektron atom cekirdeginin ¢ok yakinindan gecgerse, Coulomb kuvvetleri elektronun
yoriingesini degistirebilir veya bir atomik elektronun yoniinii degistirebilir ve agiga bremsstrah-
lung olarak adlandirilan elektromanyetik radyasyon ¢ikabilir. Olusan bremsstrahlung fotonlarin

enerjisi Coulomb kuvvetlerinin ¢cekim giiciine bagh olarak degisir [1].

2.2.3. Karakteristik X-Isinlari

Karakteristik X-1g1nlar1 atomik enerji diizeylerinde bulunan elektronlarin enerji seviyeleri
arasindaki gecislerinden kaynakli elektromayetik bir radyasyondur. Bu siire¢ hizlandirilan elekt-
ronlarin X-151n1 hedef malzemesinin veya anotun bombardiman edilmesiyle bagslar ve yiiksek
baglanma enerjisine sahip elektron bulundugu enerji seviyesinden sokiiliir ve atomdan firlatilir.
Olusan elektron boslugu daha diisiik enerji seviyesinde bulunan bir elektron tarafindan dolduru-
lur ve iki enerji seviyesi arasindaki bu gecisten kaynakli bir bagka X-1s1n1 fotonu olusur. Olusan
fotonun enerjisi, enerji seviyeleri arasindaki farka esit oldugundan dolay1 agiga ¢ikan foton

karakteristik X-1sin1 olarak adlandirilir.
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Sekil 2: 120 kV potansiyel altinda hizlandirilan elektronlarin tungsten hedefinde olusturduklari
X-1s11 spektrumu (bkz.Ek-3)

Seksitasyon



2.3. Fotonlarin Madde ile Etkilesimi

Baskin foton madde etkilesimleri; fotoelektrik etki, Compton sacilmasi ve cift olusumu
olaylaridir. Fotonlar Rayleigh sacilmasi, Bragg sacilmasi, fotobozunum ve niikleer rezonans
sacilmas1 da yaparlar. Ancak bu etkilesimlerde madde icerisinde foton azalimi ve enerji de-
polanmasi onemsenmeyecek kadar diisiiktiir ve genelde radyasyondan korunum ag¢isindan ihmal

edilebilirler [4].

2.3.1. Fotoelektrik Etkilesim

Fotoelektrik etkilesimde, hv enerjili foton K, L, M veya N yoriingelerinde baglh elek-
tronlardan birisi ile carpisir ve ilgili elektronu atomdan firlatir. Koparilan elektron fotoelektron
olarak adlandirilir ve hv-E, enerji farki kadarlik enerjiyle, E; elektronun baglanma enerjisi
, atomdan firlatillir [5]. Etkilesme atom yOriingesine bagli durumdaki elektron ile meydana
gelmelidir ¢iinkii atomun tamami1 momentum korunumu i¢in gereklidir ve bu olay ¢cogunlukla

i¢ yoriinge elektronlari ile gerceklesir [4].

Eelektron = Efoton - Ebaglanma (3)

veya

W =hv — E, 4

Koparilan elektronun ardindan birakti1 elektron boslugu bir bagka yoriinge elektronu
tarafindan doldurulmak istenir ve iki enerji seviyesi arasindaki fark kadar karakteristik X-151n1
yayinlanir. Koparilan elektronun kinetik enerjisi, daima fotoelektrik olayin gerceklestigi or-

tamda sogurulur [4].

Gelen y-fotonu

I¢ kabuktan koparilan
fotoelektron

Sekil 3: Fotoelektrik etkilesim (Bohr atom modeline gore).



2.3.2. Compton Sacilmasi

Compton sagilmasi 6zellikle 0.5-1.0 MeV enerjili gamma 1s1nlar icin 6nemlidir. Ancak
atomik kiitle numarasi diisiik olan doku gibi maddelerde 0.1 MeV’in altinda da baskin olabilir
[4]. Compton sacilmas1 gelen foton ile serbest elektron arasinda gergeklesir ve enerjisinin bir
kismini elektrona aktarir. Enerji ve momentum korunumu nedeniyle yeni bir yonde daha diisiik

enerjili ve daha yiiksek dalga boylu sacilan foton yoluna devam eder.

hv' 1 hv

v 1+a(l—cos(0)) ’ a:mocz

&)

Burada; hv' sacilan fotonun enerjisi, hv gelen foton enerjisi ve 0 fotonun sagilma acisidir.

Sacilan elektronun enerjisi ise,

ol —cos(0)hv)
1+ o0(1—cos(6))

T,=hv—hv = (6)

ile ifade edilir [1].

‘ Gelen y-fotonu

Di1s kabuktan sagilan

(¢

‘ Sacilan y-fotonu

Sekil 4: Compton sa¢ilmasi (Bohr atom modeline gore).

2.3.3. Cift Olusumu

Yiiksek enerjili bir foton atom c¢ekirdeginin yanindan gecerken foton cekirdegin elekt-
riksel (coulomb) alam ile etkilesebilir ve bu olay cift olusum olarak adlandirilir. Fotonun
kinetik enerjisi (=1022 MeV) eksi yiiklii bir elektron ve arti yiiklii bir pozitron ¢ifti olustu-
rarak doniistiiriilebilir [1].

Cift olusum, fotonun tiim enerjisinin iki elektron kiitlesine doniistiigii Einstein’in 6zel



gorelilik teorisinin klasik bir 6rnegidir. Enerji korunumdan dolay1 olugsan elektron ve pozitron

durgun kiitle haricindeki enerjiyi(hv - 1.022 ) paylasirlar [4].

hv =T, +T_ 4 2m,c* (7

\ Pozitron (0.511 MeV)

L
Gelen y—fotonN

\ Elektron (0.511 MeV)

Sekil 5: Cift olusumu (Bohr atom modeline gore).

Temel foton madde etkilesimlerinin ortamin atom numarasina ve foton enerjisine bagim-
lilig1 ve etkilesimler sonucunda ortaya ¢ikan ikincil olaylar ile ilgili 6zet bilgiler Tablo-1’de

gosterilmektedir.

Tablo 1: Foton madde etkilesimlerinin 6zet gdsterimi [6].

Etkilesim Atom Numarasmma Foton Enerjisine ikincil Parcaciklar

Tiirii Bagimhihg Bagimhihg
) Elektronlar, Karakteristik
Fotogli(trlk Z4 A E~3 X-1s1nlart ve
Auger elektronlart
Compton ~1/2 Elektronlar,
Etkisi ZIA E Sacilan fotonlar
. Elektronlar,
let 2 .
/A E > 1022 keV Pozitronlar ve
Olusumu

Anhilasyon radyasyonu




2.3.4. Foton Azalimi ve Sogurulmasi

Fotonlarin maddeyle etkilesimleri yiiklii parcaciklarinkinden farklidir. X-1s1nlar1 ortama
penetre oldugu zaman bir kismi1 ortam ile etkilesir, bir kismi1 sogrulur ve/veya etkilesmeksizin
maddeden gecer, diger bir kismi ise maddeden birincil demet fotonlarindan farkli yonlerde
sacilarak yoluna devam eder [4].

Eger bir ortamdan gecen 151n demeti tek enerjili fotonlardan olusuyor ise; gelen fotonlarin
siddeti (say1s1) malzemenin kalinlig1 ve tiiriine bagli olarak eksponansiyel azalim gosterir. Foton

siddetindeki de8isim matematiksel olarak, sogurucu ortamin kalinliginin fonksiyonu cinsinden,
1(x) =1, e(THL) — [ o(=1/P)PL 8)

seklinde ifade edilir. Burada, I,, gelen 151n siddetini, I(x) sogurucu ortamdan gecen 151n siddetini,
L 1s1n1n gectigi ortamin kalinligin1 ve u lineer ateniiasyon (azalma) katsayisin ihtiva etmekte-
dir 6. Lineer ateniiasyon katsayis1 hem gelen radyasyon enerjisine hemde malzemenin yogun-
luguna baghdir. Bu nedenle, malzemenin fiziksel yapisindan bagimsiz olan kiitle ateniiasyon

katsayisini (1 /p) kullanmak daha uygundur [6].

L

Y
S~
~

1
;- =exp(—uL)
0

Sekil 6: Foton azaliminin gosterilmesi (Lambert-Beer Yasas1)’

%bkz.Boliim.2.4.2.2
Thttp://www.texample.net/tikz/examples/lambert-beer-law/



2.4. Radyasyon Birimleri ve Nicelikleri
2.4.1. Skaler Radyometri Nicelikleri

2.4.1.1. Parcacik Sayis1 ve Radyant Enerji

Parcacik sayisi, N, yayilan, transfer edilen veya aciga c¢ikan parcaciklarin sayisidir ve
skaler® bir biiyiikliiktiir. Boyutsuz bir niceliktir. Radyant enerji ise, R, yayilan, transfer edilen
veya aciga cikan pargaciklarin enerjisidir (durgun enerjisi hari¢) ve Uluslararas1 Birim Sis-

temi’nde (SI)° birimi joule ile ifade edilir [7].

24.1.2. Parcacik Akisi

Aki, N, birim zamanda gecen parcacik sayis1 olup SI’da birimi s~! olarak ifade edilir. [7].

_dN

N="" ©)

2.4.1.3. Enerji Akisi

Enerji akisi, R, birim zaman bagina gecen radyant enerji olup SI’da birimi Watt (W) ile
ifade edilir [7].
dR

2.4.2. Etkilesim Katsayilar:

2.4.2.1. Tesir Kesiti

Tesir kesiti, o, yiiklii veya yliksiiz parcacigin ya da bir fotonun cekirdekle veya hedef bir
parcacik ile etkilesme olasilig1 olup SI’da barn'® ile ifade edilir. Tesir kesiti kiitle ateniiasyon
katsayisi ile dogru orantilidir ve sadece hedefin tiiriine degil gelen pargaciklarin enerjisinede

baghdir.

8Skaler biiyiikliik, koordinat sistemindeki degisimler sonucunda degismeyen ve tek bir gercek(real) sayi ile
tanimlanan bir niceliktir.

The International System of Units

101 barn = 10728m? = 100 fm? , 1 femtometre (f) = 10~ °m



N
c=g = H/p (11)

burada , N, hedef parcacikla etkilesen ortalama etkilesim sayidir [3][7].

2.4.2.2. Lineer ve Kiitle Ateniiasyon Katsayisi

Lineer ateniiasyon katsayisi, i, sogurucu maddede birim uzunluk bagina etkilesim olasili-
g ihtiva eder ve malzemenin yogunluguna bagimhidir. Kiitle atentiasyon katsayisi, t/p,
ve kiitle-enerji sogrulma katsayisi, ., /p, maddede fotonlardan (X-1ginlari, y-1ginlari, bremm-
strahlung) kaynakl giricilik (penetrasyon) ve enerji depolanmasi hesaplamalarinda kullanilan

niceliklerdir [7].

WU/p = O /uA (12)

Burada, o;,, toplam tesir kesitini, u'l, atomik birim kiitleyi, A, ise hedef malzemenin rolatif

atomik kiitlesini ifade eder. Toplam tesir kesiti,

Otot = Ope + Ocon + Oincoh + Opair + Otrip + Oph.nuc (13)

ile ifade edilebilir. Burada, o, fotoelektrik tesir kesiti, Oy, kohorent sagilma tesir kesiti,
Oincoh» inkohorent sagilma tesir kesiti, G4y, ¢ift olusum tesir kesiti, G;,;p, lglii olusum tesir

kesitini Ve , Opp, e, fotoniikleer tesir kesiti olarak ifade edilir.

2.4.3. Dozimetri Birimleri

2.4.3.1. Kerma ve Sogrulan Radyasyon Dozu

Kerma:

Kerma!?, K, bir ortamda kaybedilen enerjidir. Daha acik dille soylemek gerekirse, fo-
tonlar gibi yiiksiiz ve dogrudan olmayan yolla iyonize edici radyasyonun ortamdan gecerken
ortamin birim kiitlesindeki yiiklii parcaciklara aktardigi kinetik enerjidir. Eger ortam hava ise

bu nicelik hava kerma olarak ifade edilir.

Hu=1.66x10"%*g
!2Kinetic energy released per unit mass
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o dEtr
-~ dm

K (14)

burada, dE;,, niceligi dogrudan olmayan iyonize radyasyon kaynakli ortamin birim kiitlesindeki
yiiklii parcaciklarin sahip oldugu biitiin kinetik enerjileri icermektedir. SI’da birimi Joule/kg
olarak ifade edilir. Ayrica, kermanin birimi olarak Gray (Gy) de kullanilmaktadir [3].

Kerma temelde iki bilesenden olugmaktadir:
K = Kot + Krad (15)

burada, K.,;, madde atomlarinin uyarilmasi ve iyonizasyonu sonucunda ikincil yiiklii parcacik-
larin ¢arpigmalarda harcadiklar1 kinetik enerjiyi ihtiva eder. Denklemin ikinci kisminda yer
alan, K4, ise foton enerjisine doniisen ikincil yiiklii parcaciklarin sahip olduklari enerjinin bir
kismu ile ilgilidir.

Sogrulan Doz:

Sogrulan doz, D, iyonize edici radyasyonun madde ile etkilesmesi sonucunda ortamin
birim kiitlesine kazandirilan ortalama kinetik enerjidir. SI’da birimi Joule/kg ile ifade edilmek-

tedir. Ayrica, Gy sogrulan radyasyon dozunun 6zel birimi olarak kabul edilir. [1].
D=— (16)

2.5. Bilgisayarh Tomografide Hasta Dozu Hesaplamalari

Bilgisayarli tomografi uygulamalarinda iyonize radyasyonun kullanilmasi sebebiyle hasta-
larin aldig1 dozlarin tahmin edilmesine veya hesaplanmasina kanser-risk degerlendirmesi agisin-
dan ihtiya¢ duyulur.

Bilgisayarli tomografide hasta dozu hesaplamalarinda kullanilan parametreleriden birisi
olan bilgisayarli tomografi doz indeksi (CTDI) kavramu bir seri BT taramasinda alinan radyasyon
dozunu temsil etmesi agisindan (Jucius ve Kambic 1977, Suzuki ve Suzuki 1978, Shope ve ark.
1981 tarafindan) ortaya ¢ikarilmistir [8] [9] [10] .

400
CTDL, = / D(2)dz, (17)

—o0
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burada T izomerkezdeki nominal 151n kolimasyon genisligi ve D(z) ise tarama diizlemine dik
olan doz profilini temsil etmektedir. CT DI, sonsuz integrasyon uzunlugu i¢in bir tanimlama
olup ideal CTDI parametresi olarak kabul goriiliir [11]. CT DI o9 kavrami ise ilk kez 1995
yilinda daha pratik doz gostergeci olarak kabul gordii [12] [13]:

+50

1
TDIpp = — D(z)d 18
CT DIy nT/so (z)dz, (18)

burada doz integrasyon uzunlugu 100 mm’dir. Diger integrasyon uzunluklari i¢in genellestir-

ilmis parametre CT DIy, olup benzer sekilde ifade edilir [14]:

+L/2
CTDI; = / D(z)dz, (19)

burada L mm biriminden integral doz uzunlugunu ifade etmektedir. Giincel uygulamalarda
tiretici firmalar hasta dozunun hesaplanmasi i¢in CT DI oy parametresinden yararlanmaktadir.
Bu kavramin elde edilmesi siirecinde de akrilik viicut ve bas fantomlarinda genelde iyon odasi
sistemi ile merkezde CT DI oo ve ¢evresinde CT Dl , doz dl¢iimii yapilir. Buradan taranan

merkez alani lizerindeki ortalama radyasyon dozunun ifadesinde CT DI, kullanilir [12]:

1 2
CTDI, = §CTD11007C + gCTDIl()()J, (20)

Coklu kesitler iizerinden doz hesabinda ise diger bir parametre goz 6niinde bulundurulmalidir:

CTDI,,; = CTDI,/pitch' (1)

CTDI,,; BT uygulamalarinda standart kosullarin olusturulmas1 adinda BT dozimetrisi i¢in kul-
lanilan bag ve viicut fantomlarinda 1sinlanan hacimdeki ortalama radyasyon dozunu ifade et-
mektedir [15]. Buna ek olarak giincel BT cihazlarin1 da kapsamak iizere hasta goriintiilemesi
bittikten sonra cihazin cihaz monitoriinden hastanin aldig1 dozla iligkili iki parametre sonucu

alinir. Bunlardan birisi CT DI,,,; olmakla beraber digeri ise doz uzunluk iiriinii (DLP) tir:

DLP = CTDI,, x L, (22)

Yukarida bahsi gegen esitlikler ve parametler 6zellikle hareketli masa durumunda ¢oklu

131zomerkezde toplam nominal genisligi icin tiip doniisiiniin hasta masasinin hareketine oran ile elde edilir.

12



kesit uygulamalari i¢in tanimlanmaya calisilmistir. Ancak Robert L. Dixon ve John M. Boone
(2014) tarafindan yapilan calismada sabit masa ve fantom dozimetrisinde kullanilmasi uygun

olan esitligin,

Dn(z) =Nf(z2), (23)

seklinde olmasi gerektigini ileri sunmaktadir. Burada f(z) masa sabit iken z konumundaki tek
kesit aksiyel tarama boyunca toplanan doz miktaridir. f(z) aslinda f,(z), primer radyasyon, ve
f5(2), sacilan radyasyon, komponentlerinde olusan bir niceliktir. f(0) maksimum doz degeri
olarak isimlendirilebilir. Denklemde; N rotasyon sayisini, Dy(z) ise sabit masa iizerinde tek

kesit N tane rotasyon boyunca elde edilen kiimiilatif doz olarak tanimlanmstir [16] [17].

2.6. Monte Carlo Simiilasyon Teknigi

Monte Carlo (MC) simiilasyon teknigi, bilim ve miihendislik disiplinlerinin determinis-
tik veya olasiliksal problemlerini rastgele (random) sayilar iireterek ¢cozmeye calisan istatistik-
sel hesaplamalara dayali ¢aligsan bir yontemdir. MC yontemi rastgele say: iireteci ve olasilik
dagilim fonksiyonu (PDF!#) kullanarak probleme ¢oziim iiretir.

MC hesaplama teknigi ilk defa 1940’larda II.Diinya Savasi sirasinda atom bombasi gelisti-
rilmesinde nétron difiizyon problemlerini ¢6zmek amaciyla Los Alamos Bilim Labaratuvari’nda
arastirma yapan Enrico Fermi, Stan Ulam, John von Neumann, Nick Metropolis, Edward Teller
ve ark. tarafindan gelistirilmistir [18]. Monte Carlo ismine ilham veren olay ise; Stan Ulam’in
amcasinin ailesinden kumar oyunlar1 oynamak i¢in bor¢ para isterken kullanmig oldugu ciim-
leden gelmektedir: "Ben Monte Carlo’ya gidiyorum". Los Alamos labaratuvarlarinda bir ¢cok
sayisal hesaplama teknigi farkli teknolojiler kullamilarak yapilmistir [19]. Bunlardan bazilar

sunlardir:
e El hesap makinalari,
e Analog bilgisayarlar (Fermiac),
e Savastan kisa siire sonra dijital bilgisayarlar (ENIAC),

e Nick Metropolis tarafindan gelistirilen digital bilgisayarlar (MANIAC).
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Sekil 7: Los Alamos Bradbury Bilim Miizesi’'nde bulunan bir fermiac analog bilgisayarin
goriintiisii [19].

Yontemin idealize edilmis ilk uygulamas: yiiksek enerji fizigi alaninda 1952 yilinda Wil-
son tarafindan gerceklesmistir [20]. Bu calisma ile MC yOnteminin radyasyon taginim simiilasy-
onlarinda kullanilmasinin 6nii agilmis oldu.

1970’1erin baginda MC hesaplamalar1 yapan bir kag uygulama medikal fizik alaninda kul-
lanilmaya bagland: [21]. Giiniimiizde MC medikal fizikte; niikleer tipta detektor tasariminda,
radyoterapide sogrulan doz hesaplamalarinda, radyolojide dijital goriintiiniin elde edilmesinde
ve hasta radyasyon dozu hesaplamalarinda, saglik fizigi alaninda zirhlama hesaplamalarinda ve
bunun yanisira mikro ve nanodozimetre uygulamalari i¢in de kullanilmaktadir.

Medikal fizik alaninda gerek dozimetri gerekse goriintii uygulamalarinin simiilasyonlari
GEANT4 [22], FLUKA [23], TOPAS [24], GATE [25] ve GAMOS [26] gibi farkli MC kodlari ile
yapilabilmektedir.

2.6.1. Rastgele Say1 Ureteci

Rastgele "pseudo (sozde)" sayi iireteci (RNG!3) MC’nun "ruhu" veya "kalp atis1" dir
[27]. Dolayisiyla rastgelelik (randomness) Monte Carlo’nun kaynagidir denilebilir. Bilgisa-
yarlar dogas1 geregi gercek anlamda rastgele say1 iretemezler.Fakat matematiksel fonksiyonlar
ve algoritmalar kullanilarak genellikle (0,1) veya [0,1) arasinda rastgele sayi iiretebilirler.

Monte Carlo uygulamalar i¢in kullanilacak rastgele say1 iireteglerinin bazi ozelliklere

sahip olmasi gereklidir. Bunlar:

14Probability distribution function
ISRandom number generator
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Rastgele sayilar uniform (diizgiin) dagilima sahip olmalidir,

Uretilen rastgele sayilar birbirinden bagimsiz olmalidur,

Hizli bir say1 iireteci olmadir,

Kullanilan bilgisayarin hafizasinda az yer kaplamalidir,

Uretilen sayilar genis bir periyotta iiretilmelidir ki kisa siire icerisinde kendisini tekrarla-

mamalidir.

Ideal bir rastgele say1 iiretecisi 0 ve 1 sayilarini iiretmemeli ve iirettigi sayilar tekrar
iiretilebilir olmalidir [29].

Rastgele say1 iireteci (S,u,f,U,g) yapisi ile tanimlanir. Burada;

e S durumlarin sonlu bir kiimesi,

e 1 S iizerindeki olasilik dagilim fonksiyonu,
e f bir gecis fonksiyonu, f: S +— S

e U cikis isaretlerinin sonlu bir kiimesi

e g cikis fonksiyonu, f: S — U

Sonrasinda bir rastgele sayinin iiretimi icin asagidaki basamaklar takip edilir:

1. Olasilik dagilim fonksiyonuna, u, gére rastgele say1 cekirdegi'® (seed) olarak ad-
landirilan baglangi¢c durumu (ilk say1), so cagirtlir ve ug = g(so) hesaplanir.

2.i=1,....5; = f(si—1) ve u; = g(s;) i¢in iterasyon yapilr.

Genellikle seed , 59, makinenin saatini kullanarak belirlenir ve bu nedenle rastgele degisken-
ler, ug, ..., uy..., "real (gercek)" i.i.d'7 (6zdes ve birbirinden bagimsiz) uniform rastgele degisken-
ler olarak goriiniir [28][30].

Lineer Benzetimli Uretegler (LCG")

RNG ailesinde bir ¢ok algoritma bulunmaktadir. Bunlarda lineer benzetimli rastgele say1

tiretecleri bir taginim (transfer) fonksiyonu olarak caligir:

16Her bir rastgele say1 cekirdegi ayri bir rastgele say1 serisinin iiretilmesine sebep olur.
17independent and identically distributed
18 inear Congruential Generator
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f(x)=(ax+c) modm (24)

veya f,
Xpt1 = (ax, +c¢) modm (25)

Burada x,, ninci rastgele integer,x, 11 n+1 inci rastgele integer, a integer carpan, ¢ integer artig
miktar1, m modul ve x,a,c,m € N (S pozitif integer kiimesi olmak iizere) dir. Konu ile ilgili

ornek i¢in (bkz.Ek-5).

2.6.2. GEANT4

GEANT4!?, parcaciklarin madde (ortam) icerisindeki gegisini simiile eden C++ programla
dilinde yazilmis nesne tabanli bir MC hesaplama aracidir (toolkit). Dolayisiyla yazilim paketi
icerisinde dncesinden tanimlanmis PET, SPECT veya gama kamera gibi konfigiirasyonlar mev-
cut degildir. Ancak bunun yerine arastirmaci ¢alisma konusunun geometrisini tanimlayabilmekte
ve modeli i¢in en uygun fizik listesini (physics list) uygulayabilmektedir. Bunun i¢in arastir-
maci C++ programlama dilinde yazilmig ana programinda ii¢ tane tanimlamasi gereken olmazsa
olmaz nesne vardir. Bunlar:

1. Geometri, modellenen geometri bilgisini iceren G4VUserDetectorConstruction GEANT4
sinifinin nesnelestirilmesi ile olugan C++ sinifidir.

2. Birincil jenerator, herbir olayda (event) var olan parcaciklarin bilgisini iceren G4VUser

PrimaryGenerator GEANT4 sinifinin nesnelestirilmesi ile olugsan C++ kaynak smifidir.

2. Fizik listesi, tanimlanan her bir parcacik i¢in G4VUserPhysicsList GEANT4 sinifinin
nesnelestirilmesi ile yaratilacak yeni pargaciklarin ve bu parcaciklarin etkilesimlerinin belir-
lendigi C++ smifidir.

GEANT4 ile ~250 eV ile 100 GeV mertebesindeki enerji araliginda Livermore fizik mo-

delleri ile hesaplamalar yapilabilmektedir. Ayrica GEANT4-DNA??

projesi ile bu oranlar ~7 eV
ile 10 MeV arasindaki enerji bandinda uygulanabilmektedir. GEANT4 diisiik enerjiden yiiksek
enerjiye, astrofizikten medikal fizik uygulamalarina kadar bir ¢ok alanda genis bir hesaplama

yelpazesine sahip olmasina ragmen kullanicilarin bu yazilim ile uygulama gelistirebilmesi i¢in

19@OInetry ANd Tracking
20peoksiriboniikleik asit
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belirli diizeyde C++ programlama dili hakkinda bilgi sahipi olmas1 gerekmektedir [22].
GEANT4un gelistirilmesinin baglangic noktas1 1993 yilinda CERN?! ve KEK??’de yapilan
bagimsiz iki calismadir. Her iki grup da mevcut FORTRAN?3 tabanlit GEANT3 programini nasil
daha modern nesne tabanl ¢alisan bir hesaplama teknigine doniisebilir sorusuna cevap aradilar.
1994°de her iki calisma birlestirildi ve DRDC?*’ye nesne tabanl bir simiilasyon programi olus-
turulmasi Onerisi resmi olarak sunuldu. Bu asamadan sonra diinyanin dort bir yanindan 100

bilim adam1 ve miihendisin i¢erisinde bulundugu RD44 adl1 nesne tabanli ¢alisan yeni bir proje

baglatild1 [22].

2.6.3. GAMOS

GAMOS?, ozellikle medikal fizik alani icin konfigiire edilen GEANT4 tabanli ¢alisan bir
MC kodudur. GAMOS’u GEANT4 tabanli ¢alisan diger yazilimlardan farklarindan bir tanesi
arastirmacinin C++ dili hakkinda bilgi sahibi olma zorunlulugun olmamasidir. GAMOS ile
yapilacak simiilasyonlarin tek ihtiyaci script (text veya ASCII?®) tabanl yazilmus girdi dosyalari-
dir. Simiilasyon i¢in gerekli olan temelde iki ayr1 dosya bulunmaktadir. Bunlardan ilki "*.geom"
uzantili geometri scripti, ikincisi " *.in" uzantil fizigin, analiz yontemlerinin ve output yonetim-
lerinin girildigi komut scriptidir. Bu nedenle GAMOS kolay ve esnek bir araylize sahip MC
simiilasyon kodudur [26]. Ayrica GAMOS projesi diinya genelinde binden fazla kullaniciya
ulagmis bulunmaktadir ve kodun giivenirligi cesitli radyasyon uygulamalar: iizerine calisan
arastirmacilar tarafindan literatiir destegi ile dogrulanmusgtir [31].

GAMOS her ne kadar C++ yazilim diline hakim olmayanlar i¢in esnek ve kolay kullanila-
bilir olsada bunun yaninda C++ diline hakim olan kullanicilar i¢in de eklenti (plugin) opsiyonu
sunmaktadir. Ayrica GAMOS’un kurulumu gerceklestirildikten sonra kullanicilar script tabanl
yazilmis PET, SPECT, gama kamera, lineer hizlandirici, zirhlama uygulamalari, X-1s1n1 tiipii
gibi hazir konfigiirasyonlara kolayca ulasabilmektedir. GAMOS geometri ve komut scriptleri ile

ilgili hazir bir 6rnek i¢in (bkz.Ek-6).

21 The European Organization for Nuclear Research

22National Laboratory for High Energy Physics, Japan
23FORmula TRANslation

24CERN Detector Research and Development Committee

2 Geantd-based Architecture for Medicine-Oriented Simulations
26 American Standard Code for Information Interchange
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Eklenti Yonsticist

Komut Yorumlayior

Sekil 8: GAMOS’un sematik mantiksal yapisi [26].
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. Arastirmanmn Tipi

Bu aragtirma iyonlastirici tibbi radyasyonun kullanildigi BT cihazinda deneysel 6l¢iim ve
teorik hesaplamalar ile elde edilen absorbe radyasyon verilerinin karsilastirilmasina dayanan

girisimsel olmayan arastirmalar niteligindedir.

3.2. Arastirmanin Yeri ve Zamam

Aragtirmanin etik acidan uygunlugu Dokuz Eyliil Universitesi Girisimsel Olmayan Arastir-
malar Etik Kurulu tarafindan 21.11.2013 tarihinde verilen 2013/42-03 karar sayili etik kurul
onay1 ile onanmustir. Arastirmanin absorbe radyasyon dozu lgiimleri Dokuz Eyliil Universitesi
Hastanesi Radyasyon Onkolojisi Anabilim Dal’inda yapilmistir. Arastirmanin MC hesapla-
malar1 ise Dokuz Eyliil Universitesi, Saglik Bilimleri Enstitiisii Medikal Fizik Anabilim Dal1’nda

yapilmistir. Arastirma Aralik 2013 ile Nisan 2015 tarihleri arasinda tamamlanmagtr.

3.3. Arastirmanin Evreni ve Orneklemi Calisma Gruplar

Insan iizerinde yapilan bir ¢alisma olmadigindan arastirmanin evreni ve drneklemi bulun-

mamaktadir.

3.4. Cahsma Materyali

3.4.1. Siemens Somatom Definition AS 20 Tomografi Cihazi

Aragtirmanin radyasyon dlgiimleri Dokuz Eyliil Universitesi Hastanesi Radyasyon Onkolo-
jisi AD.da bulunan Siemens Somatom Definition AS-20 BT cihazinda yapilmistir.

BT cihazlar1 tanisal amacli olarak hastanin 3 boyutlu kesitsel goriintiilerini iyonize radyasyon
kullanarak elde eden tanisal goriintiileme sistemlerindendir. Siemens BT cihazi 20 kesit olarak
tanimlanan dedektor sistemine sahip olup; 70, 80, 100, 120, 140 kV tiip potansiyelleri altinda
666 mA’e kadar katot akim1 uygulayabilmektedir.

Sistemin yapisinda hasta dozunu azaltmak ve gelen X-isinlarin1t merkez eksene odak-

layabilmek icin iiretilmis bowtie olarak isimlendirilen iki adet filtre bulunmaktadir. Sistemde

19



konvansiyonel X-1g1n1 tiiplerinden farkli olarak tasarlanmig Straton® adl1 bir X-15111 tiipii bu-

lunmaktadir. Sistemin 6nemli bilesenleri alt bagliklar halinde aciklandi.

SIEMENS

e\

\ﬁ/
I —d

Sekil 9: Siemens Somatom Definition AS 20 BT cihazinin genel goriiniisii [32].

i

3.4.1.1. STRATON X-Isim Tiipii

STRATON® X-Ismu tiipii standart X-151 tiiplerinden oldukga farkli dizayn edilmistir.
Konvansiyonellerden farkli olarak Straton tiiplerin anotlari dogrudan sogutma (direct cooling)
sistemine sahiptir. Ayrica, giiclii bir tiip yaratmak amaciyla yaklagik 3.6 kg olarak tasarlanmigtir
[33].

BT cihazlarinda kullanilan X-Isini tiipleri genellikle 70 ile 150 kV tiip potansiyelleri al-
tinda yiiksek akim degerlerine kadar calisabilmektedir. Bu nedenle tiipler yiiksek sicakliklarda
ve yiiksek sicaklik degisimlerine yiiksek vakum ortami altinda dayanikli olarak tasarlanmalidir.
Straton’un yapisindaki saptirict bobinler (deflection coils) sayesinde katottan ¢ikan elektron
1sinlar1 kuadrupol manyetik alandan gecirilerek anot malzemesine yonlendirilir. Dolayisiyla

tek bir elektron yayici katot ile farkli fokal spotlar elde edilebilmektedir [33].

Sekil 10: Straton X-Isin1 tiipii ile konvansiyonel tiipiin karsilastirilmasi [34].
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Fizik yasalarinin sonucu olarak her bir X-Isin1 tiipiinde uygulanan elektrik enerjisinin
yaklasik %1°1 kadar1 X-1sinlarina doniisebilmektedir. Geri kalan yaklagik %99’luk kisim ise
151 enerjisine doniismektedir. Ornegin; tiipte uygulanan 100 kW giig ile fokal spot 2500°C ve
fokal spotun c¢evresi ise 2000°C’ye kadar 1sinabilmektedir. Ancak Straton tiipiinde bulunan
dogrudan sogutma (direct cooling) sistemi ile anot arka yiizeyinin sicakligr 200°C’ye kadar
sogutulabilmektedir [33].

Rotasyon Sogutma i¢in Yag

Katot

Elektron Yayici Motor

Saptirict Bobinler

X-Isinlari Fokal Spot

Elektron Isinlar:

Sekil 11: Straton tiipiiniin yapis1 ve bilesenleri [35].

Straton tiipiiniin anotu 120 mm capinda olup maksimum 150 Hz’lik?’ doniis yetenegine
sahiptir. Tiip muhafazas1 manyetik olmayan paslanmaz celikten, anotun gdvdesi tungsten zirkon-
yum molibdenyumdan ve fokal spot yiizeyi tungsten renyumdan yapilmis olup X-151n1 penceresi-
nin kalinlig1 0.2 mm’dir [36]. Katot ise 100 um kalinliginda tungsten tabakadan yapilmis olup

izerinde lazer kesim dolambacli yollar bulunmaktadir [37] [38].

Sekil 12: Straton tiipiiniin katot yapis1 [37].

2"Hertz: Saniye bagina yapilan devir sayisini ifade eder. 1Hz=1s""
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3.4.1.2. Hareketli Odak Noktasi

Straton X-151n1 tiipiiniin yapisinda manyetik alan olusturan saptiric1 bobinler (coils) bu-
lunmaktadir. Siemens bu sistemi hareketli odak noktasi (FFS?®) olarak isimlendirmektedir.
Saptirici sistemin ii¢ temel gorevi bulunmaktadir. Birincisi: Gelen elektron 1sinlarini radyal
yonde anot yaricapi boyunca (disariya dogru) odak noktasi (focal spot) yiizeyine diisiiriir ve
z-yoniinde salinim (flying) hareketi yaptirarak birden fazla noktada X-1sin1 demeti olusturur.
Ikinci gorevi: Elektronik odak noktas1 boyutunu belirlemektir. Son olarak ise, katottan yayilan

elektron 1s1nlarina phi-yoniinde salinim hareketi yaptirarak anot yiizeyine ¢arptirir [38] [39].

2

Sekil 13: Straton X-151n1 tiipiiniin manyetik sisteminin semast: 1 Anot diski, 2 Odak noktas1
yiizeyi, 3 Elektron 151n1, 4 Doner katot, 5§ Manyetik saptirict sistem bilesenleri, 6 X-1s1n1 demeti
[39].

Sistemin r-yonlii saptirici bobinleri gelen elektronlar1 odak noktasina yonlendirme amaglh
yaratilan manyetik alanin ana dipol bilesenleridir. Kuadrupol manyetik alan olusturan q-bobinleri
katotta olusturulan elektron 1sinlarim1 odaklayarak elektronik odak noktasinin boyutunu be-
lirleyen komponentlerdir. Phi-bobinleri ise tanjansiyel yonde hareketli odak noktas1 olusturmak

icin kullanilan kii¢iik ama hizli dipol bilesenlerdir [38].

28Flying Focal Spot
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Sekil 14: Hareketli odak noktas1 sistemi: 1 Anot diski, 2 Elektron 1s1n1, 3 Fokal spot yiizeyi,
4 Elektron 151n1 demeti, 5-6 Demir boyunduruk, 7-10 Kutup konumlari, 11-14 Saptirict sis-
tem bobinleri, 11-12 phi-yoniinde saptirici bobinler, 13-14 z-yoniinde saptict bobinler, 15-18
Kuadrupol alan bobinleri, 19-20 Radyal yonde saptirici bobinler, F1-F2 X-1s51n1 demeti [39].

3.4.1.3. Adaptive Shielding Kolimator

Konvansiyonel kollimator sistemine sahip helikal (spiral) tarama yapan BT cihazlarinda
rutin olarak goriintii alaninin sinirlarindan 6nce ve sonra yarim tur tiip doniisii yaparak faz-
ladan 1s1inlama yaparlar. Bunun sebebi istenilen goriintii alaninin dedektdr tarafindan algilana-
bilmesini saglamaktir. Ancak fazladan 1sinlanan bolgeler rekonstriiksiyon yapilmaz ve dolayi-

styla hasta gereksiz fazla radyasyon dozu almig olur [40].

kolimasyon agik [40].

Bu soruna ¢oziim iiretmek amaciyla asimetrik kolimasyon kontrol sistemi gelistirilerek
goriintii alan1 sinirlarinda yasanan gereksiz hasta dozlarinin oniine gecilmek istenmisgtir. Koli-
mator bigaklari olarak adlandirilan kolimasyon komponentleri iist iiste bindirilerek gereksiz doz
gecisini sinirlandirmaya ¢alismaktadir. Her iki sinirlandirict bigak ayni anda veya birbirinden
bagimsiz hizli bir sekilde hareket edebilmektedir. Bu teknoloji ile istenen tetkik alania X-151n1

dagilimini yonlendirmek amaglanmaktadir [40].
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3.4.1.4. Seramik Dedektor

BT cihazlarinda tanisal goriintiileme esnasinda gantry olarak isimlendirilen sistem tasiyici-
sinin iizerinde bulunan X-1s1n1 tiipiiniin tam karsisinda tiip ile eszamanl olarak hasta etrafinda
donen dedektor sistemi mevcuttur. Anotta meydana gelen X-1sinlart hasta viicudundan doku tip-
ine ve kalinligina baglh ateniiasyona ugrayarak dedektor tarafindan yakalanir ve X-1sinlar1 ¢ok
izl seramik (UFC?°) sintilasyon dedektoriinde goriiniir 1518a gevirilir. UFC sintilasyon dedek-
torlerinin yapisinda bulunan fotodiyotlar goriiniir 15181 cok kiiciik elektik akimina doniistiirii-

rerek dijital sinyale ¢evirir ve ardindan sinyal goriintii isleyiciye iletilir.
Konvansiyonel A ASIC (Fotodiyot ve AD
Fotodiyot .~. doniistiiriciiler)

AD déntstiirticiilerin
olmadigu basit elekt-
ronik panel

AD dénlistiiriciilerin
bulundugu karmagik 23
elektronik panel L

b
4

Sekil 16: Dedektor sistemi: A Standart kati-hal dedektorleri, B UFC sintilasyon dedektorii [40].

UFC sintilasyon dedektoriiniin bulundugu elektronik panel standart kati-hal dedektor-
lerinin panelinden farkli olarak tasarlanmistir. Hasta goriintiisiinde elektronik giiriiltiiden kay-
naklanan sinyal-giiriiltii oranindaki diisiisii engellemek adina fotodiyot ve analog-dijital doniistii-
riiciiler 6zel iiretim ASIC3? adi verilen bir devre elemaninda yer almaktadir [40][41]. Bu yap1

sayesinde ozellikle diisiik akimlarda, 6rnegin; 150mA icin giiriiltii %25 azaltilmigstir [41].

3.4.2. RTI CT Dose Profiler Dedektor

Aragtirmada hava ve fantom ortamlarinda absorbe radyasyon doz olctimleri, katihal fizigi
teknolojisinin bir iiriinii olan diyot dedektor ile yapildi. Bu katihal dedektorii ticari anlamda CT
Dose Profiler (CTDP) (RTI Electronics, Molndal, Sweden) olarak adlandirilmaktadir. CTDP
katithal dedektorii BT radyasyon oOlctimlerinde kullanilan iyon odalarindan farkli olarak nokta
doz 6lciim prensibiyle calismaktadir.

Radyasyon oOl¢timleri probun bitiminden 3 cm gerisine konumlandirilmis diyot dedek-

tor sensdorii ile elde edilmektedir. Sensor boyutlar1 2x2x0.25 mm? olup uzaysal rezoliisyonu

29Ultra Fast Ceramic
30 Application-Apecific Integrated Circuit
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0.25 mm’dir. Probun bir kismu 45 mm genisliginde PMMA3! (akrilik) malzemeden yapilmis
ek parcadan olusur. Bu eklenti sayesinde prob silindirik fantomda doz 6l¢iimlerinin yapildig
bosluklara yerlestirildiginde fantomun uzunlugunun (15cm) tam orta noktasina konumlanmasini
saglamaktadir. Geri kalan kisminin dis katmani ¢ok ince kalinlikta (~1mm) aliiminyumdan
ve i¢i ise PMMA malzemenin igerisine konumlandirilmig sensor ve iletken kablolardan olug-
maktadir. Prob, 165mm dedektor kismive 45mm PMMA eklenti ile birlikte toplam 210mm
uzunlugundadir. Cap1 12.5 mm olup agirligi 50 g’dir [42].

45mm ! 30mm y 165mm

sen?on 10 20 30

g )

PMMA Ek Sensor Konnektor
Sekil 17: RTI CT Dose Profiler katihal dedektorii [42].

Sensor 250 um biiyiikliigiinde olup konnektor yolu ile elektrometreye baglanir. Elekt-
rometre ile saniye basma 2000’e kadar sayim yapilabilmektedir. Elektromere ile toplanan
radyas- yon doz verileri kullaniciya bir arayiiz programu ile aktarilmaktadir [42]. CTDP i¢in
doz sinirlar1 40 nGy ile 760 mGy arasinda olup 6lciim hatast +%5°dir [43]. CTDP ile BT
doz ol¢iimleri i¢in tanimlanan CTDI; g ve tiirevleri, DLP, nokta doz ol¢iimleri ve doz profili

Olciimleri yapilabilmektedir.

3.4.3. RTI Piranha Elektrometre

Arastirmada absorbe radyasyon oOlc¢iimlerinin yapilabilmesi icin kullanilan RTI CTDP
dedektorii kablo ile elektrometreye baglanarak 6lciilen doz verileri yazilim yoluyla elde edildi.
Ticari ad1 Piranha-455 (RTI Electronics, Molndal, Sweden) olan elektrometre sistemi ile BT
cihazlarinda tek bagina kullanarak da bazi kalite kontrol dl¢iimlerini yapmak miimkiindiir.

Elektrometrede bulunan dedektor elektrometrenin iist yiizeyinden 10mm altinda bulun-
maktadir. Radyasyon ol¢iimlerinin minimum X-1s1m1 alan1 3x21mm kolimasyonunda olmalidir.
Piranha, yazilima kablo ile baglant1 disinda bluetooth tizerinden de kablosuz bilgi aktarimi ya-
pabilmektedir. Piranha 455 modeli BT de 6lciim yapabilecek sekilde 2.5 mm Al filtre ve 120

kVp altinda kalibre edilmistir. Bu model ile BT de 1sinlama siiresi, toplam filtrasyon, HVL3?

3lgolymethyl methacrylate
32Half Value Layer
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ve kVp olciimleri yapilabilmektedir. Ancak, absorbe radyasyon doz ol¢iimleri bu sistem ile

yapilamamaktadir [44].

Isinlama
Dedektor Alam Giic  Gosterge
Alam Sinin Butonu Ekram

Sekil 18: RTI Piranha 455 elektrometre [44].

3.4.4. RTI Ocean Professional Yazilim

Arastirmada yapilan dozimetri ¢aligmalarinda RTI Piranha elektrometre tarafindan topla-
nan veriler RTI Ocean yazilimi ile elde edildi. Arastirmada profesyonel versiyon kullanildi. Bu
versiyon ile; 6l¢lim sablonlar1 hazirlanabilmekte, diizenlenmekte ve sonuglar ".doc" veya ".pdf"
gibi dosya formatlarinda ¢ikt1 alinabilmektedir. Olgiim cihazlari kablo veya bluetooh iizerinden

yazilima baglanabilmektedir.

3.4.5. RTI CTDI Viicut ve Bas Fantomu

Aragtirmada, radyasyon Olc¢iimlerinde kullanilan silindirik bas ve viicut fantomu olarak
adlandirilan kalite-kontrol fantomlar: kullanildi. Fantom 15 cm kalinliginda akrilikten iiretilmisgtir.
Viicut fantomunun ¢ap1 32 cm, bas fantomunun ¢api ise 16 cm’dir. Dedektoriin doz dl¢iimleri
icin yerlestirildigi bosluklarin caplari ise 13 mm’dir. Fantomlarin ¢cevresinde bulunan bosluklari

yiizeyden 1 cm uzaklikta bulunmaktadir. Fantomlarin toplam agirligi 16 kg’dir.

Sekil 19: RTI CTDI bas fantomu [43].
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3.4.6. Gafchromic XR-QA2 Film Dozimetre

Aragstirmada, BT profilleri ve doz dl¢timlerinde dedektor dlgiimlerinin yanisira film dozime-
tre sistemi de kullanildi. Ticari ismi Gafchromic XR-QA2 olan film BT cihazlarinda kalite kon-
trol ol¢iimlerinde kullanilmaktadir. Radyasyon duyarliligi 0.1 cGy ile 20 cGy ve enerji bandi
20-200 kVp arasindadir. Filmin 10x12 veya 8x10 in¢®3 boyutlarinda iki farkli secenegi mevcut-
tur ve bes katmandan olugsmaktadir. Film yapis1 sirasiyla; ince sar1 polyester tabaka (97 pum),
basinca dayanikli ince yapiskan tabaka (15 pum), ince aktif tabaka (25 um), yiizey tabakasi (3
um) ve ince beyaz polyester tabakadan (97um) olusmaktadir [45]. Radyasyona duyarh ak-
tif tabaka H, C, O, Li, Br ve Cs’ den yapilmistir. Yiiksek atom numarali elementlerin film

yapisinda kullanilmasi, radyasyona kars1 duyarliligini yiikseltmektedir [46].

3.4.7. Epson 11000XL Tarayic1 Cihaz

Arastirmada, 1sinlanan Gafchromic XR-QA?2 filmlerinin kalibrasyon egrisini ¢ikarmak ve
absorbe edilen radyasyon dozunu 6l¢gmek icin filmler tarayicida tarandi. Radyasyon Onkolojisi
AD.nda bulunan Epson 11000XL tarayicisinin optik ¢oziiniirliigii 2400 dpi** degerine kadar
cikabilmektedir. Tarayicida 1s1k kaynagi olarak xenon gazli soguk katot floresan lamba bulun-

maktadir [47].

3.4.8. Image]J Goriintii-Isleme Program

Arastirmada, Epson tarayici ile taranan Gafchromic filmlerin analizi i¢in ImageJ adli acik-
kaynak kodlu goriintii isleme yazilimi kullanildi. Java programlama dili ile yazilmig olan Im-
ageJ; Linux, Mac OS ve Windows igletim sistemi platformlarinda kullanilmaktadir. ImageJ GIF,
JPEG, PNG, PGM, FITS ve ASCII, Open DICOM, Open TIFFs, GIFs, JPEGs ve DICOMs gibi

bir¢cok format1 desteklemektedir [48].

3.4.9. QtiPlot

Aragtirmada, 6l¢iim ve MC ile elde edilen verilerin grafiklerinin ¢izildigi ve verilerin

istatistiksel karsilagtirmalarinin yapildig: acik kaynak kodlu yazilimdir. QtiPlot veri analizi

31 ing = 25.40 mm = 2.54 cm
34dpi (dot per inc): Birim ing bagina diigen nokta sayisidur.
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ve bilimsel grafik hazirlamada kullanilan programlarindan birisidir. QtiPlot ile python script
kullanimi, OpenGL tabanl ii¢ boyutlu grafik cizimleri, I&IEX ile kolay entegrasyon, goriintii

analizi ve istatistiksel analiz yontemleri yapilabilir.

3.4.10. GAMOS Monte Carlo Kodu

Arastirmada 0zellikle medikal fizik hesaplamalari icin gelistirilen GEANT4 tabanl caligan
GAMOS v.5.0 kodu kullanildi.

GAMOS MC kodu dordii sanal olmak {iizere sekiz ¢ekirdekli 3.2 GHz hizina sahip kisisel
OpenSUSE Linux dagitiminin bulundugu kisisel bir bilgisayara yiiklenmistir. Hesaplamalar bu
bilgisayar kullanilarak gergeklestirildi.

GAMOS kodu ile ilgili teorik bilgiler giris kisminda, uygulamasi ile bilgiler ise arastir-

manin veri toplama kisminda detaylica anlatilmistir.

3.5. Arastirmanin Degiskenleri

Arastirmanin deney ve MC modellemesi kisimlarinda radyasyon dozu 6l¢iim ve hesapla-
malar1 bagimli degiskenlerdir. Doz 6l¢iim ve hesaplama sonuglarina etkisi bulunan enerji biiyiik-

liigii, bowtie filtre tiirii, fantom tiirii ve hasta masasi bagimsiz degiskenlerdir.

3.6. Veri Toplama Araclari

Aragtirma, temelde deneysel radyasyon dozu ol¢iimleri ve teorik hesaplama sonuglarinin
karsilagtirilmasi altinda iki boliimden olugmaktadir. Arastirmanin deney kisminda radyasyon
dozu 6lctimleri verileri Gafchromic XR-QA2 film dozimetre sistemi, RTI CTDP dedektorii ve
RTT Piranha elektrometre sistemi ile toplanmistir. Toplanan doz verileri RTI Professional Ocean
yazilimi ile okunmustur. Arastirmanin teorik hesaplamalar kisminda ise radyasyon doz hesapla-
malart GAMOS MC kodu ile bilgisayar ortaminda elde edilmistir.

Aragstirmada veri toplama araclari ile yapilan ¢caligmalar alt bagliklar halinde sunulmustur.
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3.6.1. Radyasyon Dozu Olciimleri (Deneysel)

Arastirma kapsaminda yapilan biitiin deneysel radyasyon dozu Olciimleri Siemens So-
matom Definition AS 20 BT cihazinda gergeklestirildi. Tamamlanmis olan radyasyon dozu

Olctimlerinin detaylar1 ayrintili sekilde alt bagliklarda sunulmustur.

3.6.1.1. Kalite Kontrol Olciimleri

Siemens Somatom BT cihazinda arastirmanin hedefleri dogrultusunda yapilacak olan ab-
sorbe radyasyon dozu dl¢iimlerine gegcmeden 6nce goriintiileme cihazinin uyguladig tiip potan-

siyeli degerlerinin dogrulugunu test etmek amaciyla kalite kontrol dl¢iimleri yapildi.

3.6.1.1.1. KkVp Giivenirlik Testi

Arastirmada doz Olctimleri; 70, 80, 100, 120 ve 140 kV tiip potansiyeli enerjileri al-
tinda yapildi. Bu nedenle bu tiip potansiyellerinin gercekte uygulanip uygulanmadigini test et-
mek icin kVp giivenirlik testi yapildi. Ol¢iimler, RTI Piranha elektrometre kullanilarak yapildi.
Bunun i¢in elektrometre gantry kapaginin iizerinde saat 6 yoniinde (6h) ve dedektor alani lazer-
lerin kesisim noktasinda olucak sekilde konumlandirildi. X-1s1m tiipii, biitiin doz 6l¢iimlerinde
saat 12 yoniinde park pozisyonunda sabit tutuldu. Bes farkli tiip potansiyeli sabit tiip akimi
(100mA) altinda 1 saniye 1s1nlama siiresi ile uygulandi. Her enerjide istatistiksel belirsizlik se-
bebiyle iicer kez 1sinlama yapildi. Uygulanan tiip potansiyeli ile ol¢iilen tiip potansiyeli arasin-
daki % farklar hesaplandi. Bu test i¢in maksimum limit degerleri £%?3 olarak belirlendi. Ol¢iim

sonuglari ve analizleri Boliim.4.1.1°de sunuldu.

3.6.1.1.2. KkVp Tekrarlanabilirlik Testi

Aragtirmada, doz Olctimleri sirasinda tiip potansiyel enerjileri ardi sira bir ¢ok kez uygu-
lanacaktir. Bu nedenle, aynt tiip potansiyelinin art arda bir cok 1s1nlamada stabil olup olmadigini
test etmek amaciyla kVp tekrarlanabilirlik testi yapildi. Bu test i¢in gerekli olan deney diizenegi
Boliim.3.6.1.1.1°de uygulanan ile aymidir. Ancak bu test i¢in her tiip potansiyelinde bes kez
1sinlama yapildi. Her enerji degeri icin dl¢iilen tiip potansiyellerinin ortalamasi alind1 ve orta-

lama degerden maksimum sapmanin ne kadar oldugu hesaplandi. Bu test icin maksimum limit
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degerleri £%5 olarak belirlendi. Olciim sonuglari ve analizleri Boliim.4.1.2 de sunuldu.

Sekil 20: kVp giivenirlik ve tekrarlanabilirlik testi deney diizenegi.

3.6.1.2. Gafchromic XR-QA2 Film Kalibrasyonu

Arastirmada, radyasyon dozu 6l¢iim ve profil bilgilerinin elde edilebilmesinde dl¢iim sis-
teminde cesitlilik olmasi nedeniyle film dozimetre de kullanildi. Bilgisayarli tomografide uygu-
lanan enerji araliklar1 nedeniyle BT icin 6zel iiretilmis Gafchromic XR-QAZ2 filmler bu asamada
kullanildi. Ancak, filmlerin uygulanan doza karsilik verdigi optik yogunluk cevabini 6gren-
mek icin kalibrasyon egrisinin ¢ikarilmis olmasi gereklidir. Bu egrinin ¢ikarilmasi i¢in yapilan

islemler alt bagliklar halinde sunulmugtur.

3.6.1.2.1. Filmlerin Isinlanmasi ve Taranmasi

10x12 in¢ boyutlarinda bir tane Gafchromic XR-QA?2 filmi, 5x2 cm genisliginde toplam
42 adet olucak sekilde kesildi. Kesilen filmler degisken tiip akimi degerlerinde (20 den 550
mA’e kadar) sabit 140 kV tiip potansiyeli altinda 1 saniye 1sinlama siiresi ile X-1s1n1 tiipii saat

12 y6niinde park pozisyonunda iken tek tek 1sinlandi. Filmlerin iizerine diisen dozun bilinmesi
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icin her film parcasi dedektor ile beraber 1s1nlandi. Boylece film iizerinde olusan optik yogunluk

degerine karsilik gelen radyasyon dozu dedektor ile ol¢iilmiis olacaktir.

Sekil 21: Gafchromic XR-QA2 filmlerin 1g1nlanmasi

Isinlanan filmler Epson 11000XL tarayicisinda, professional mode altinda, photo 1sinlama
ve 24-bit> Color resim tipinde, 300 dpi ¢oziiniirliigiinde ve herhangi bir filtre veya diizenleyici

kullanmadan tarandi. Taranan filmler .ziff>° formatinda kayt edildi.

Sekil 22: Gafchromic XR-QA?2 filmlerin taranmasi

35bit (binary digit): Bilgisayardaki en kiiciik veri boyutu biriminin adidr.
36Bu formatta ilgili resim; kirmuzi, yesil veya mavi renk skalasinda ayristirilabilmektedir.
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3.6.1.2.2. Film Kalibrasyon Egrinin Olusturulmasi

Taranarak .tiff formatinda kayit edilen filmler ImageJ goriintii-isleme programinda split
channels 6zelligi kullanilarak kirmizi renk skalasinda film goriintiileri elde edildi. Her film

137

goriintiisii tizerinde 2x2 mm’ lik kare ROI”’ cizilerek, cizilen alan icerisindeki ortalama piksel

degeri not edildi. Elde edilen piksel degeri,

(26)

. : 65535
Log Piksel Degeri = log

Ortalama Piksel Degeri

bagintisinda yerine yazilarak logaritmik piksel degeri hesaplandi. Farkli mA degerlerinde 151n-
lanmis olan her film i¢in bu hesaplama yapildi. Ardindan elde edilen degerlere karsilik gelen
mA degerleri de kullanilarak film kalibrasyon egrisi ¢izdirildi. Ayrica uygulanan mA degerine
karsilik dedektorde okunan dozun egrisi ¢izilerek mA ile doz arasindaki iligki de test edildi.

Cizdirilen grafikler ve analizleri Boliim.4.1.3’de sunulmustur.

& Image] - 0O x| Results ol ]
Flle. .Edlt. Image .Pro.cess Anals.-'ze. Plugins .Wlngow - .Help File Edit Font Results
EO.‘G‘Q?‘/,|é_|-¢;|”\|A!O\|{”7|/| |‘§|/|@]|9 | ‘ ‘ ‘»| |Area [Mean [StdDev [Mode [Min [Max |

1 2496 184710 2,099 184 164 191

yond.jpg (25%)
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__ s 3 2 3 00 & 0 &

Sekil 23: Film kalibrasyon egrisinin elde edilmesi.

37ROI (region of interest): Tlgili bolge.
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3.6.1.3. Absorbe Doz Profili Olciimleri

Aragtirmanin ikinci kisminda yapilacak olan Monte Carlo CT doz nokta hesaplamalarina
gegcmeden 6nce GAMOS BT modellemesinin gercekte kullanilan Siemens Somatom BT cihazi
ile dogrulanmasi (verifikasyonu) gerekmektedir. Bu nedenle BT cihazinin ii¢ eksende (x-, y-,
z-) iirettigi doz profillerinin deneysel ol¢iimleri gerceklestirildi. Biitiin doz profil 6l¢timleri BT

cithazinin klinik modunda degil servis modunda gerceklestirildi.

y-ekseni
20
10
20
— 10
20 10 < .
| -ekseni
z-ekseni —20 //
hasta masas1 yonii
—10 ||
\_ (0,0,0)
izomerkez
—20

Sekil 24: Secilen eksen takimi (araliklar cm olarak belirlendi).

3.6.1.3.1. Dikine (Vertikal) Doz Profilleri

Doz profili 6l¢timiine baglanmadan 6nce, RTI dedektor sensoriiniin bulundugu nokta izo-
merkezde tomografi cihazindan goriintii alindiktan sonra masa hareketi ile olmasi gereken yere
konumlandirildi. Ardindan, vertikal yani y-ekseni boyunca X-1gin1 tiipii saat 12 yoniinde sabit
konumda iken; sabit tiip potansiyeli (120 kVp) altinda, 1 saniye 1sinlama siiresince, 10 mm
kolimasyon genisliginde, sabit tiip akimi (200 mA) altinda, izomerkez®® noktas1 y=0 kabul

edilerek; y=115 mm konumundan 10 mm araliklarla y=-75 mm konumuna kadar RTI dedek-

38 Cihazin izomerkezi tiip odak noktasindan 595 mm uzakliktadir [?].
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tor ile doz degerleri topland1. Olgiilen doz degerlerinin konuma bagli grafigi cizdirilmis olup

Boliim.4.1.4°de sunulmustur.

3.6.1.3.2. Boyuna (Longitudinal) Doz Profilleri

Siemens Somatom BT cihazinin z-ekseni boyunca iirettigi X-1s1m1 profili i¢in ICRU??, 87
nolu raporunda okunan doz degerleri f;,(z) fonksiyonu ile tanimlandi [49]. Profil 6l¢iimii igin
X-151m1 tiipii saat 12 yOniinde sabit olarak konumlandirildi. Dedektor, izomerkezde ve dedek-
toriin iz diisiimiinde masa olmayacak sekilde fantom yardimi ile konumlandirildi. Olgiimler
120 ve 140 kV tiip potansiyelleri altinda, 1 saniye 1sinlama siiresince, 10 mm kolimasyon
genigliginde sabit tiip akimi (100 mA) altinda yapildi. Dedektoriin orjin konumu kolaylik sagla-
masi1 adina, 10 mm kolimasyon alaninin tam orta noktasi secildi . Ol¢iimler bu konumdan +9
mm z- yoniinde ve 0.5 mm araliklarla yapildi. Dedektoriin z-ekseni iizerindeki konumuna bagl

oOl¢iilen doz profili ve analizleri Boliim.4.1.5’de sunulmustur.

Sekil 25: Longitudinal profil 6l¢iimii icin deney diizenegi.

3.6.1.3.3. Yanal (Lateral) Doz Profilleri

Siemens Somatom BT cihazinda iki adet 151n sekillendirici veya bowtie olarak adlandirilan
filtre bulunmaktadir. Bir tanesi digerine gore daha genis acikliga sahiptir. Bu filtreler hem gelen
X-151m1 demetini merkez eksen ¢evresinde odaklamaktadir. Ayrica bu filtreler sayesinde diisiik
enerjili X-1g1nlar1 filtre tarafindan sogrularak hasta giris dozu azaltilabilmektedir. Filtrelerden

hangisinin kullanilacagi uygulanan tetkik protokol ile degismektedir.

39The Internationel Commission on Radiation Units and Measurements
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Bu filtrelerin geometri ve malzeme bilgisi iiretici firma tarafindan gizli tutulmaktadir. An-
cak bu bilgilere arastirma kapsaminda Monte Carlo hesaplamalari nedeniyle ihtiya¢ duyulmak-
tadir. Fakat, Turner ve ark. (2009) BT masasinin vertikal hareketinden yararlanarak bir yontem
gelistirdi [50]. Bu yontemde, izomerkeze konumlandirilan dedektor veya iyon odast X-1s1n1
tiipii saat iic yoniinde sabit iken dedektor her 1sinlamanin ardindan vertikal yonde belli aralik-
larda hareket ettirilir ve her defasinda doz degeri kayit edilir. Boylece izomerkezden asagi
veya yukartya dogru gidilcik¢e okunan doz degeri diisecektir. Ciinkii bowtie filtrenin tam ortasi
(merkezinin iz diisiimii izomerkezde kabul edilmektedir) en ince kalinliktadir ve orta noktasin-
dan uzaklastikca kalinlik artmaktadir.

ICRU, 87 nolu raporunda bowtie filtresinden kaynakli gelen X-1s1min agisina bagh doz
dagilimin1 bowtie filtre fonksiyonu, f1(x), olarak tanimladi [49].

Aragtirmanin bu kisminda Turner ve ark. (2009)’nin tavsiye ettigi bu yontem kullanilarak
lateral doz profilleri elde edildi. Doz profil 6l¢iimleri, sabit tiip akimi altinda (100 mA), 1
saniye 1sinlama siiresince, 10mm kolimasyon genisliginde, X-1s1m tiipii saat ii¢ yoniinde sabit
iken; dort farkli tiip potansiyelinde (70, 80, 100, 120, 140 kVp) ve iki farkl 151n sekillendirici

filtre i¢in tekrarlandi. Elde edilen profiller ve analizleri Boliim.4.1.6’de sunulmustur.

dedektor

sabitleyici

vertikal
hareket

X-1s1n1
tupu

Sekil 26: Lateral profil 6l¢ciimii i¢in deney diizenegi [49].
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3.6.1.4. Bilgisayarh Tomografi Doz Olciimleri

Siemens Somatom BT cihazinda doz ol¢iimleri havada ve fantomlarda gergeklestirildi.
Biitiin doz 6l¢iimleri dort farkli tiip potansiyelinde hem genis hemde dar bowtie filtre i¢in tekrar-

landi.

3.6.1.4.1. Hava Kerma Olciimleri

Hava kerma ol¢iimleri hem RTI dedektorii hemde Gafchromic film ile yapildi. Dedek-
toriin sensoriiniin kolimasyon alaninin tam orta noktasinda konumlandirilmasi i¢in dedektor
BT ile goriintiilendi. BT nin bilgisayar ekranindan sensoriin bulundugu yer se¢ildi. Ardindan
hasta masasi kullanilarak konum diizeltmesi yapildi. Daha sonra cihazin servis moduna gecildi.
Servis modundaki 6l¢iim protokolii; 1 saniye 1sinlama siiresi, sabit tiip akimi1 (100 mA) ve 10
mm kolimasyon genisligi olarak secildi. Her tiip potansiyeli ve filtre tiirii i¢in hassas dl¢lim-
ler alabilmek sebebiyle iicer Ol¢iim alindi. Filmler de iicer kez 1sinland1 ve ortalama piksel
degeri lizerinden logaritmik piksel degeri hesaplandi. Hesaplanan logaritmik piksel degerinin
ne kadarlik doza karsilik geldigi arastirma kapsaminda daha onceden elde edilen film kali-

brasyon egrisinden elde edildi.

(a) Dedektor ile dlciim. (b) Film ile ol¢iim.

Sekil 27: Havada radyasyon dozu (CTDI},,,) 6l¢iim diizenekleri.

Dedektor ile yapilan hava kerma ol¢iimlerinin arastirma agisindan bir bagka onemi ise
MC doz doniisiim faktorlerinin hesaplanmasinda kullanilacak olmasidir. Dedektor ve film ile

okunan doz sonuglar1 ve analizleri Boliim.4.1.7°de sunulmustur.
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3.6.1.4.2. Fantom Olciimleri

Bilgisayarli tomografide hasta dozu hesaplamasinda kullanilan fonksiyonlar Boliim.2.5’de
ifade edildi. Ilgili boliimde hasta dozlari igin referans gosterilen temelde iki fonksiyon bulun-
maktadir. Bunlar, 19 ve 23 nolu denklemlerdir. Arastirmanin fantom (hasta) dozu 6l¢iimlerinde
denklem 23 tercih edilmistir. Bu tercihin en 6nemli nedeni Ol¢iimlerde kalem tipi iyon odasi
yerine diyot dedektor kullanilmasidir. Ciinkii, Denklem.19 iyon odalar1 kullanilarak tiiretilmis
bir ifadedir. Ayrica aragtirma kapsaminda kullanilan RTI CTDP dedektoriiniin hem nokta doz
prensibine gore ¢alisiyor olmasi hem de doz iizerindeki hata oraninin +5 nGy olmasidir.

Arastirmanin BT doz 6l¢iimleri icin RTT viicut ve bas fantomlarinda RTI diyot dedek-
torii kullanildi. Buradaki Ol¢timler iki kisitmdan olugmaktadir. Birinci kisimda viicut fan-
tomu rutinde kullanilan hasta masas: iizerine konumlandirildi. ikinci kistm olan bag fantomu
Olctimlerinde ise bas fantomu rutinde kullanilan hasta masasina eklenebilen bas bélmesi (head
couch) iizerine konumlandirildi. Olgiimler her iki fantomda da dérdii fantomlarin gevresinde
biri merkezinde olmak iizere bes farkli noktada gergeklestirildi. Olgiimler icin AAPM’in 111
nolu raporu temel alindig1 i¢cin masa ve fantom sabit iken X-1g1m tiipii fantom cevresinde her
Olciim bagina bir doniis yaptirildi. Dolayisiyla fantomlarin cevresindeki bosluklarinda yapilan
doz degerlendirmesi fp.rifer(0), merkezinde yapilan doz degerlendirmesi fe/4;(0) olarak ifade
edildi. Arastirmanin doz 6l¢iimiine gecilmeden 6nce fantomlarin bosluklarina konumlandirilan
dedektoriin, sensoriin izomerkezde oldugunun dogrulanmasi i¢in BT goriintiisiiniin alind1 ve
masa dedektoriin merkezine hedeflenecek pozisyona gonderilme islemi yapildi. Sonrasinda
klinik moddan servis moduna gecilip dlciimler yapildi. Hem viicut hem de bas fantomunda doz
verilerinin karsilagtirmasinin saglikli yapilabilmesi adina tiim dl¢iimlerde; 10 mm kolimasyon
alani, 1 saniye 1sinlama siiresi, 100 mA tiip akimi, tek aksiyel tarama ve kiiciik fokal spot
parametreleri sabit tutuldu. Degisken parametreler ise; fantom tipi (viicut ve bas), uygulanan
tiip potansiyeli (80, 100, 120, 140 kVp) ve kullanilan bowtie filtre yapisidir (genis ve dar).
Olgiimler arasindaki istatistiksel belirsizligin azalmas1 adina her degisken icin iicer 1sinlama
yapilip dozlarin ortalama degerleri kullanildi. Ayrica hata paymi azaltmak adina 6l¢iimlerin
hepsi ayn1 giin igerisinde tamamlandi. Olgiim verileri B6liim.4.1.8’de olusturulan tablolarda
D;(0) cinsinden, bir rotasyon bagina masa hareketi olmadan okunan kiimiilatif dozlar olarak

sunulmustur.
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(b) RTI bas fantomunda RTI CTDP dedektorii ile nokta doz ( fyas(0)) olgiim diizenegi

Sekil 28: RTI viicut ve bag fantomlarinda RTI CTDP dedektorii ile kiimiilatif doz Sl¢timii
diizenegi.
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3.6.1.5. Bilgisayarh Tomografi Doz Indeksi Olciimleri

Siemens Somatom BT cihazinda bilgisayarli tomografi doz indeksi Ol¢timleri i¢in RTI
CTDP dedektoriine ek olarak Unfors marka iyon odasi (RaySafe Xi CT detector) ayni 1sinlama
parametreleri ve diizenek kogsullarinda kullanildi. Deney kosullar1 viicut fantomu i¢in Sekil.28-
a’da ve bags fantomu i¢in Sekil.28-b’de gosterildigi tizere yapildi. Gergeklestirilen biitiin doz in-
deksi ol¢timleri dort farkl: tiip potansiyelinde hem genis hemde dar bowtie filtre icin de yapildi.

Bilgisayarli tomografi doz indeksi Ol¢iimleri Boliim.2.5’de anlatildi8: iizere aktif hacmi
100 mm olan iyon odalar ile dlgiilerek hesaplanir ve aksiyel taramalar i¢in Onerilen bir doz
niceligidir. Bilgisayarli tomografi doz indeksi hasta dozlarinin hesaplamasinda tahmini deger-
lendirme yapilmasi amaciyla iiretici firmanin goriintiileme konsolunda tetkikin ardindan kul-
laniciya bilgi amacglh sunulur. Bu bilgilerin dayandigi temelse iiretici firmanin cihaz iiretimi
sonrasinda kullaniciya gelmeden 6nce FDA tarafindan belirlenmis standartlar*® cercevesinde
yapmis oldugu dl¢iimlerdir. Bu sekilde sisteme bilinen 1sinlama parametrelerinde 6l¢iilmiis doz
degerlerinin girdisi yapilir. Sonrasinda tetkiki uygulayan kullanici her tanisal goriintiilemenin
ardindan bilgisayar ekranda iiretici firma verilerini baz alan dicom doz ekran sonuglarin1 goriir
ve buradan hareketle hastanin organ veya tiim viicut dozu yaklasiklikla hesaplanabilir.

Arastirma kapsaminda kullanilan RTI CT Dose Profiler diyot dedektoriiniin uzaysal ¢ozii-
niirligii (2x2x0.25 mm?) olup aktif uzunlugu 100 mm olan iyon odasindan oldukca farklidir
ve nokta doz Olciimii prensibine dayali ¢calismaktadir. Dolayisiyla bilgisayarli tomografi doz
indeksi dl¢iimlerini masa ve fantom sabit iken gerceklestirmek i¢in bir baska iyon odasi ile ayn1
kosullarda 6l¢iimler alinip, iyon odasi ve nokta dedektor arasinda doz doniisiim farktorlerinin

hesaplanmasi gereklidir. Bu yontemle elde edilen veriler Boliim.4.3’de tablolar halinde sunuldu.

40CFR (Code of Federal Regulations), Title 21, Volume 8, Sec. 1020.33

39



3.6.2. Monte Carlo Hesaplamalan (Teorik)

Aragtirma kapsaminda yapilan radyasyon olc¢iimlerinin deney ortamlart GAMOS Monte
Carlo kodu ile tasarlandi. Tamamlanmis olan teorik radyasyon dozu hesaplamalari alt bagliklar

halinde sunulmustur.

3.6.2.1. Bilgisayarh Tomografinin Modellenmesi

Siemens Somatom BT cihazinin GAMOS ile modellenmesi temelde iki asamadan olus-
maktadir. 11k asamada, BT cihazinin fiziksel par¢alarinin malzeme ve konum bilgileri .geom
uzantili geometri dosyast script dilinde yazildi. ikinci asamada ise islem scripti olan .in uzantili
fizik dosyasi olusturuldu.

BT MC modeli; fan-beam X-151m tireten kaynak, genis ve dar bowtie filtre, 151n sinirlayici
(kolimator), gantry, hasta masasi ve dedektorlerden olusmaktadir. Ayrica geometri dosyasina
CT nokta doz olctimlerinin yapilabilmesi i¢in viicut ve bag fantomlarinin da geometrisi tasar-

landi.

Fan-Beam X-Isim1 Demeti

Bowtie Filtre < 3 X
Kolimator ﬁ :
.
Gantry

CTDI Viicut Fantomu

Dedektor Boslugu

Hasta Masasi ———»g

il |

Sekil 29: Siemens Somatom BT cihazinin GAMOS modellemesi.
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3.6.2.2. GAMOS MC Simiilasyonu Verifikasyonu

MC simiilasyonlarinda yapilmak istenen ana hesaplamalara gegcmeden 6nce kullanilan
sistemin ile MC arasinda verifikasyonuna ihta¢ duyulur. Calismanin 6nemi nedeniyle dl¢iim ile

MC arasindaki dogrulamalar sirasiyla alt bagliklar halinde sunuldu.

3.6.2.2.1. X-Istm Spektrumu ve Uretimi

Aragtirmada cihazin iirettigi 70, 80, 100, 120 ve 140 kVp tiip potansiyelleri sonucunda
aci8a cikan X-1s1n1 spektrumlari iiretici firma tarafindan arastirmada kullanilmak iizere veril- di.
Spektrumlar GAMOS’da GmGenerDistEnergyFromFile simifi ile simiilasyona dahil edildi. BT
cihaz1 +24° fan-beam X-1s1n1 iiretebilmektedir. Bu durumu modelleyebilmek i¢in MC kodunda
GmGenerDistDirectionFan simift kullanildi. Dolayisiyla MC ile arastirma kapsaminda -24° ile
+24° arasinda homojen ve cihaz iiretici tarafindan saglanan istatistiksel dagilima sahip X-1s1n1

kaynag1 olusturuldu.

Sekil 30: Fan-beam X-151n1 kaynagi.

GAMOS ile iiretilen X-1511 spektrumlari temsili olarak Boliim.4.2.1°de sunulmugtur. Tem-
sili olarak sunulmasinin nedeni iiretici firma ile yapilan gizlilik anlagmasidir. Ayrica fan-beam
kaynaktan ¢ikan fotonlarin yiizey dagilimi da c¢izildi. Arastirmada firma tarafindan saglanan
bilgilerin girdileri ile ¢iktilar1 karsilastirilmis olup farkin olmadigi anlasildiktan sonra kaynak

kullanimina devam edildi.
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3.6.2.2.2. Doz Profili Hesaplamalan

Arastirmanin deney kisminda yapilan radyasyon doz profil dl¢iimlerinin ardindan ayni
kosullar altinda MC simiilasyonuna dayal1 profil hesaplamalari elde edildi. GAMOS BT mo-
dellemesinde x- (bowtie filtre etkisi) ve z- (iiretilen kaynak etkisi) ekseninde elde edilen profiller
ile 6l¢tim profillerinin tutarlilik gdstermesi i¢in model tizerinde gerekli goriilen biitiin geometrik
diizeltmeler yapildi.

Doz profil hesaplamalarinin hepsi hava ortaminda bowtie filtre etkisini gdzlemlemek ama-
cyla filtrenin ardindan gergek 6lciimlerin yapildig1 izomerkezden (SDD*'=595 mm) baglanmak

izere x-ekseni boyunca gerceklestirildi.

Bowtie
Filtre

Dedektorler
(Voksel)

Sekil 31: GAMOS ile radyasyon dozu x-profili hesaplama geometrisi. (Olgekli degildir.)

Doz hesaplamalar1 vokselden*? fantom parametrizasyonundan olusan 2x2x2 mm?>’lik kiiciik
hacimli silisyum (G4_Si) dedektor ortaminda toplandi. Doz hesaplarinda daha az istatistik-
sel giiriiltiilii sonuglar elde etmek icin GmG4PSDoseDeposit yerine GmG4PSKerma GAMOS
sinifi kullanildi. Dedektor boyutu azaldik¢a giiriiltiiniin artmasi nedeniyle sinyali giiclendirmek
icin hesaplamalarda iiretilen pargacik sayis1 artirildi. Doz profillerinde hesaplama bagina en az
2.5x108 parcacik kullanildi. Hesaplanan doz degerlerinin rolatif hatalar1 +%1’in altinda elde

edilmistir.

41SDD: Source detector distance
“ing.volume pixel: Bir pikselin ii¢ boyutlu uzaydaki karsiligidur.
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3.6.2.2.3. Longitudinal Doz Profili Hesaplamalar

MC ile hesaplamalarda fan-beam iireten X-1s1n1 kaynagi kullanildigindan dolay1 parcacik-
lar uzayda homojen dagilima sahiptir. Ancak, fiziksel kosullarda konvansiyonel bir X-151n1
tiipiiniin anot malzemesiyle etkilesen elektronlarin a¢iga ¢ikardig: X-1s1in1 dagilimu tiip penceresin-
den ¢ikarken z-ekseni iizerinde topuk etkisi nedeniyle diiz (flat) bir profil davranis1 gostermez.
Ancak aragtirmada kullanilan Siemens Somatom BT cihazinda kullanilan flaying-focal spot
teknolojisiyle iist tiste iiretilen X-1511 spektrumlar: sayesinde havada 6l¢iilen longitudinal profil
diizlestirilmeye calisilmistir. Bu etki yapilan dl¢iimlerde gozlemlenmektedir.

Aragtirmada X-1g1m tiipii modellenmedigi icin longitudinal yonde X-1s1m1 dagiliminda
kolimasyon alaninin kenarlarindaki olusan etki ihmal edildi. X-1s1n1 kaynagi sabit bir noktadan
(0,0,0) negatif y-ekseni boyunca foton demeti olusturacak sekilde modellendi. Doz profili en
yiiksek enerji spektrumu (140 kVp) kullanilarak hesaplandi. Hesaplanan ile 6l¢iilen verilerin

istatistiksel karsilagtirmasi ve analizleri Boliim.4.2.2 de sunulmustur.

3.6.2.2.4. Lateral Doz Profili Hesaplamalari

Bowtie olarak adlandirilan filtre doz dagilimi iizerinde fiziksel yapisi nedeniyle ciddi
degisiklikler meydana getirir. Deneysel Ol¢iimlerin yapildigi BT cihazinin bowtie filtrelerinin
fiziksel ve kimyasal yapis1 iiretici firma tarafindan gizli tutulmaktadir. Bu bilgilere ulagma
imkani bulunamadigi i¢in filtre geoemetrisini modelleyebilmek adina kullanilan 6l¢iim yontem-
inin benzeri MC’ya uygulandi. Modelde, RTI dedektorii ile yapilan l¢iim verileri baz alindi
ve bowtie filtrelerinin kimyasal yapisi aliiminyum olarak kabul edildi. Merkezden kenarlara
dogru gidildik¢e malzemenin kalinlig1 artirildi. Merkez kalinli§1 genis bowtie filtre i¢in ~ 0.5
mm secildi. Artirma islemi 6l¢iim verileri ile rolatif karsilagtirmalar sonucunda elde edilmeye
calisildi.

Filtrelerin geometrileri lineer bir sekle sahip degildir. Bakildiginda gaussian bir davraniglar
vardir. GAMOS MC kodunda diizensiz sekilleri olusturmak olduk¢a zordur. Bu nedenle her
bir bowtie filtre geometrisi parcadan biitiine gidilerek dikdortgenler prizmalarindan olustu-
ruldu. Her parga esit kalinliklarda ~ 0.3 mm olarak uzaya bir onceki par¢anin ardindan ek-
lendi. Simiilasyon ve dl¢iim verilerinin karsilastiriimasi 140 kVp foton spektrumu kullanilarak

yapildi. Rolatif olarak verilerin arasindaki farkin diisiik oldugunu sayisal karsilagtirma sonu-
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cunda gordiikten sonr tasarlanan geometri iizerinde diger enerji spektrumlari ile de hesaplamalar
yapildi. Hesaplamalarda izomerkez olarak bilinen 595 mm uzakliga merkezden baslanilarak
bowtie filtrenin izdiisiimii hatti boyunca voksel fantom parametrizasyonundan olusan G4_Si
dedektorler yerlestirildi. Her iki bowtie filtre iizerine, kullanilan her enerji i¢in 2.5x10® pargacik
fan-beam kaynak ile iiretildi. Vokseller iizerinde doz hesaplamasi i¢cin GAMOS GmG4PSKerma
sinifi kullanildi. Bu islemler hem dar hemde genis bowtie filtre i¢in tekrarlandi. Simiilasyon
sonucunda merkez dedektorlerde okunan doz degerlerinin rolatif hatalart ~%1’1in altinda hesa-

plandi.

(a) Genis bowtie filtre. (b) Dar bowtie filtre.

Sekil 32: Siemens Somatom BT cihazinin bowtie filtreleri geometrilerinin modellenmesi.
Olgiim ve MC verilerinin analizinde ANOVA testinin yam sira trapezoidal alan hesabi
yontemi kullanilarak grafiklerin altinda kalan alanlar hesaplandi ve elde edilen veriler birbiri
icerisinde kargilastirildi. Her iki bowtie filtre i¢in beg farkli enerjide x-ekseni iizerinde hesa-
planan profil ve 6lciimlerin karsilagtirmasi ve istatistiksel analizleri B6liim.4.2.3’de sunulmusg-

tur.
3.6.2.3. Faz-Uzay1 Kaynaginin Olusturulmasi

Arastirmanin profil 6l¢lim ve hesaplama islemlerinin tamamlanmasinin ardindan calis-
manin kalan MC hesaplamalarinin daha efektif olabilmesi adina faz-uzay: kaynak dosyalari,

bowtie ve kolimatoriin altinda her enerji ve her iki bowtie geometrisi i¢in de olusturuldu.

Faz-Uzay1

/ Diizlemi

Sekil 33: Faz-uzay dosyalarinin olusturulmasinda kullanilan MC modellemesi.
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Faz-uzay1 dosyalar icin (0,0,0) noktasinda fan-beam olarak tiretilen X-1s51n1 kaynagindan
1.75x10° parcacik gonderildi. Faz-uzay1 dosyalarinda gelen parcaciklari enerji, konum, yone-
lim ve tiiri gibi bilgileri kayit edilir. Faz-uzay1 dosyalarinda farkli enerji ve filtre i¢in toplanan
enerji dagilimlarina ornek tegkil etmesi adina elde edilen verilerden bir kismi Boliim.4.2.1°de

sunuldu.

3.6.2.4. Fantomlarda Doz Hesaplamalari

Olgiimler ile MC arasindaki verifikasyon isleminin yapilmasmin ardindan GAMOS ile
CTDI viicut ve bag fantomlari tasarlandi. Fantomlarda kullanilan malzeme PMMA oldugundan
dolay1 NIST_PMMA olarak MC’a gomiilii gelen malzeme kullamldi. NIST_PMMA malzemesinin
yogunlugu 1.19 g.cm™> ve uyarilma enerjisi 74 eV dir. Modelde kullanilan NIST_PMMA
%8.054 H*, %59.984 C* ve %31.961 O* karisimindan olugmaktadir. Olgiimler sirasinda
hem viicut hem de bas fantomunun merkez bosluklar1 lazer kesisim noktasina yani cihazin
izomerkezine (595 mm) konumlandirildi. Arastirmanin son agamasinda her iki fantom i¢in

de ayr1 modelleme yapildi. Konu ile ilgili detaylar alt bagliklar halinde sunuldu.

3.6.2.4.1. Bas Fantomu ile Doz Hesabi

GAMOS ile bag fantomuyla nokta doz hesaplamalarinda fantom gercgegi ile benzer olarak
tasarlandi. Tasarimda 12h, 3h, 6h, 9h ve merkez bosluklara 3x3x3 mm?’liikk G4_WATER vokseli
yerlestirildi ve doz hesaplamasi icin GmG4PSDoseDeposit sinifi kullanildi. Her bir enerji ve
bowtie filtre simiilasyonu igin 1x10° pargacik faz-uzay1 dosyalar1 kullamlarak iiretildi. BT nin
tiip rotasyonun benzesimi GmMovementEventAction GAMOS sinifi ile yapildi. Simiilasyon 3h
yoniinden baslatilip esit ac1 (15°) ve parcacik sayis1 (4.16x107) degerlerinde doniis hareketi yap-
tirildi. Ayrica bag fantomunun konuldugu kafa tasiyicisi 6 mm Al malzeme ile tasarlandi. Bag
fantomunda elde edilen doz degerlerinin rolatif hatas1 ~%0.5-0.8 arasinda degiskenlik gosterdi.
Simiilasyonlarin her birinde ayni rastgele say1 ¢ekirdegi kullanildi. Hesaplamalar sonucunda

elde edilen veriler B6liim.4.2.5°de sunuldu.

“3Hidrojen: Atom numarasi 1 olan ve H harfi ile simgelenen kimyasal elementtir.
#Karbon: Atom numarasi 14 olan ve C harfi ile simgelenen kimyasal elementtir.
4 0Oksijen: Atom numarasi 8 olan ve O harfi ile simgelenen kimyasal elementtir.
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3.6.2.4.2.

Viicut fantomuyla nokta doz hesaplarinda fantom gercegi ile benzer olarak tasarlandi.

Tasarimda bas fantomu modellemesindeki gibi ayni konumlara doz hesaplamasi i¢in ayn1 boyut-

ta voksel yerlestirildi. Burada farkli olarak hasta masasi diiz 1 mm Al’dan tasarlandi. Her bir

enerji ve bowtie filtre simiilasyonu icin 2x10° parcacik faz-uzay1 dosyalar1 kullanilarak iiretildi.

Dolayistyla sistemin her 15¢’lik doniisii 8.33x107 pargacikta bir gerceklestirildi. Viicut fan-

tomunda elde edilen doz degerlerinin rolatif hatas1 ~%0.5-1.0 arasinda degiskenlik gosterdi.

Simiilasyonlarin her birinde ayni rastgele say1 ¢ekirdegi kullanildi. Hesaplamalar sonucunda

elde edilen veriler B6liim.4.2.5°de sunuldu.
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3.7. Arastirma Plam

ARASTIRMA
[
v
Deneysel Is Planinin Teorik Is Planinin
Yapilmasi Yapilmasi
Ocak-2014 Ocak-2014
Doz Olgim GAMOS Yaziliminin
Cihazlarinin Alinmasi Ogrenim Siireci
Mayis-2014 Ocak/Mayis-2014
Y \
Bowtie Filtre GAMOS BT Geometri
Doz Profili Olgiimleri Tasarimi ve Profil
Haziran/ Hesaplamalar:
Ekim-2014 Olumsuz Haziran/Ekim-2014
Verilerin
Verifikasyonu -
y ' ¥
Silindirik Viicut ve Bas Silindirik Viicut ve Bas
Fantomlarinda Nokta Fantomlarinda Nokta

Doz Olciimleri
Kasim-2014/
Ocak-2015

>| Doz Hesaplamalar:
Kasim-2014/
Ocak-2015

Fantom Verilerinin
Karsilastirilmasi
Aralik/Ocak
2015

Olumlu

Biitiin Enerji ve Her Iki Bowtie Filtrede
Olgiim ve MC Sonugclarinin istatistiksel
Analizlerinin Yapilmasi, Ciktilarin Alinmasi
Mart-2015

TEZ YAZIM
ASAMASI
Mart-2015

Sekil 36: Arastirma izlem semasi.



3.8. Verilerin Degerlendirilmesi

Bilgisayarli tomografi cihazinda arastirma kapsaminda 6l¢iimlere baglanmadan 6nce ci-
hazda iiretilen tiip potansiyeline baglh kalite-kontrol ol¢iimleri yapildi. Elde edilen verilerin
+%5 siir degerlerini agsmadi8 tespit edildi.

Bilgisayarli tomografi cihazinda RTI dedektorii ile eksenlere bagli doz dagilim profil
Olctimleri yapildi. Ayni deney ortami GAMOS ile modellendi. Konum ve enerjilere bagh doz
dagilim profil hesaplamalar1 MC hesaplamast ile de yapildi. Olciim verileri hesaplama sonuglari
ile karsilastirildi. Doz profillerinin ikili karsilastiriimalarinda tek yonlit ANOVA parametrik
testi uygulandi. Parametrik testin uygulanmasi i¢in 6rnek sayis1 (>40) yeterli idi. Sonuclarin
degerlendirilmesinde anlamli farkin varligi i¢cin p degerinin 0.05’ten kii¢iik olmas1 gerekli-
ligi kabul edildi. Ayrica bowtie filtre verilerinin grafikleri ¢izdirildikten sonra grafiklerin al-
tinda kalan alan trapezoid alan yontemi kullanilarak hesaplandi. Elde edilen alan sonuglari
karsilagtirilda.

Deney diizenegi degistirilerek silindirik viicut ve bas fantomlarinda yapilan sogrulan rad-
yasyon dozu Ol¢iimlerine karsilik bilgisayar ortaminda ayni kosullarda hesaplamalar yapildi.
Elde edilen bilgisayarli tomografi doz indeksi veya kiimiilatif doz 6l¢iim ve hesaplama sonuclari
enerji, fantom ve filtre bilgisine gore karsilastirilarak yiizde farklar belirlendi. Elde edilen doz
verileri maksimum doz verisine normalize edilerek karsilikli konum, enerji ve filtre tiiriine gére
karsilagtirildi. Verilerin istifleme grafikleri ¢izilerek farklarin daha anlasilir sekilde gosterilmesi
amaglandi. Ayrica ayni1 konumda farkli enerjilerdeki davranig hem 6l¢iim hem de MC verileri

acisindan degerlendirildi.

3.9. Arastirmanin Smirhliklar

Arastirmanin temel amaclar1 arasinda deneysel ortamin bilgisayar ortaminda modellen-
mesi yani tiim fiziksel kosullar altinda 6rneklenmesidir. BT cihazinda hem X-1g1n1 tiretimini
hem de X-151m1 dagilimini etkileyen bircok fiziksel yapit mevcuttur. Bu yapilarin baginda bowtie
diye adlandirilan 1s1n sekillendirici filtreler bulunur. Ancak bu filtrelerin fiziksel ve kimyasal
ozellikleri iiretici firma tarafindan gizli tutulmaktadir. Bu bilgiye ulagilma sansi yakalana-
mamistir. Bu nedenle literatiir 15181nda filtrelerin fiziksel yapisi rolatif olarak belirlenmeye

calisildi. Elde edilen veriler MC hesaplamalarinda bowtie filtrenin geometrisinin modellen-
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mesi lizerine katki sagladi. Gergekte bu filtrelerin fiziksel ve kimyasal 6zelliklerinin elde edile-
memesi arastirmanin sinirhiliklarindan bir tanesidir.

Deney ortaminda radyasyon dozu 6lciimleri i¢in iki tiir dozimetre sistemi kullanildi. Biri
film digeri diyot dedektor sistemi idi. Dedektoriin iizerine diisen doza verdigi cevap ile filmin
verdigi cevap ayni hassasiyette degildi. Bu nedenle 6l¢iim verileri arasinda limit degerleri asan
Yofarklar tespit edildi. Burada Gafchromic XR-QA2 filmlerin radyasyon dozuna verdigi tepki
arastirmanin 6l¢iim sonuglari adina arastirmanin gii¢siiz bir yanidir.

Bilgisayarli tomografi doz indeksi protokolii 100 mm iyon odasi kullanilarak gelistir-
ilmigtir. Bilgisayarli tomografi kullanilarak yapilan calismalarda aksiyel tarama sonuglari iiz-
erinden simiilasyon ve Olciim yapilmistir. Arastirma kapsaminda alinan CTDP dedektor nokta
doz ol¢iim prensibine gore ¢alismakta olup helikal taramalar iizerinden bilgisayarli tomografi
doz indeksi degerlendirmesi yapmaktadir. Bununla beraber aksiyel taramalarda nokta doz ver-
ileri lizerinden radyasyon dozu hesaplamasina olanak tanimaktadir. Dolasyisiyla iyon odasi
ile nokta doz dedektorii arasinda bilgisayarli tomografi doz indeksi verilerinin karsilagtirilmasi
arastirmanin zorluklar arasindadir.

Aragtirmanin teorik hesaplamalart GAMOS MC kodu ile bilgisayar ortaminda yapildi.
MC kodlar bilgisayarin biinyesinde bulunan iglemci mimarisinin giiciinii kullanarak hesaplama
yapar. Hesaplamalarda kullanilan bilgisayar dort sanal dort hard ¢ekirdek olmak iizere toplam
sekiz cekirdege sahip olup hizi turbo modda 3.2 GHz’e ancak ulagabilmektedir. Bilgisayar sekiz
cekirdege sahip olsa bile GAMOS yazilim1 hesaplamalar sirasinda sadece tek bir ¢ekirdegi kul-
lanmaktadir. Bu nedenle hesaplama siiresi uzamaktadir. Ayrica hesaplama siiresini uzatan diger
bir neden ise; kullanilan X-151n1 enerjilerinin tanisal goriintiileme cihazi olmasi nedeniyle diisiik
enerjili olmasi ve hesaplamalarda pargacik sayisinin daha da yiiksek tutulmasi gerekmektedir.
Dolayisyla daha diisiik istatistiksel giiriiltii elde etmek icin daha fazla vakit alan simiilasyonlar
yapmak gereklidir. Bu nedenle hesaplama siiresi aragtirmanin diger bir gii¢siiz yanidir.

Aragtirmada fantomlarla gerceklestirilen dl¢iimlerde rutinde kullanilan hasta masasinin
fiziksel yapis1 ve kimyasal yapisinin bilinmemesi nedeniyle MC simiilasyonunda gercekte olan
yapinin geometrisi olusturulamadi. Ayni problem kismen de olsa ek kafa bolmesinin modellen-

mesinde de yasandi. Bu problem de aragtirmanin diger bir sinirliligidir.
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3.10. Etik Kurul

Dokuz Eyliil Universitesi Girisimsel Olmayan Klinik Aragtirmalar Etik Kurulunun,
21/11/2013 tarihinde gerceklestirilen toplantisinda 1213-GOA protokol numarali 2013/42-03

numarast ile goriisiilen tez ¢caligmasinin yapilmasi i¢in onay alinmistir.
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4. BULGULAR

4.1. Deneysel Olciim Sonuclar

Arastirmanin iki basamagindan birisi olan deney kisminda yapilmis olan radyasyon dozu
Ol¢ciim sonuclari bagliklar halinde detaylandirilmig ve bulgularin analizi her baglik altinda yapil-

di.

4.1.1. kVp Giivenirlik Testi Sonuclar:

Tablo 2: kVp giivenirlik testi sonuglari.

Olgiim Uygulanan  Isinlama  Uygulanan Okunan % kVp
No mA Siiresi [ms] kVp Ort. kVp Fark
1 100 1003+1 70 70.25+£0.02  0.11+£0.02
2 100 1003+1 80 80.13+0.02  0.1740.02
3 100 1003+1 100 98.624+0.01 -1.3840.01
4 100 1004+1 120 118.59+£0.01 -1.18+0.01
5 100 1003+1 140 138.104+0.01 -1.3640.01

Sonuglardan goriildiigii tizere maksimum % fark 100 kVp altinda olustu. Ayrica +%S5 li- mitleri

arasinda oldugu i¢in cihazin uyguladig1 kVp degerleri giivenirlirdir sonucuna ulagildi.

4.1.2. kVp Tekrarlanabilirlik Testi Sonuclari

Tablo 3: kVp tekrarlanabilirlik testi sonuglari.

Olciim Uygulanan  Isinlama  Uygulanan Okunan  Ort. Degerden Mak. %

No mA Siiresi [ms] kVp Ort. kVp Sapma Sapma
1 100 1003£1 70 70.23 +0.03 £0.00
2 100 1003+1 80 80.13 +0.03 £0.00
3 100 1004+1 100 98.67 £0.02 £0.00
4 100 1003+1 120 118.69 £0.02 £0.00
5 100 1003£1 140 138.21 +0.03 £0.00

Sonuclardan goriildiigii tizere her bir kVp degeri i¢in ortalama kVp degerinden maksimum %
sapma £%5 limit aralifin1 asmadi. Dolayisiyla aragtirmada kullanilacak olan Siemens So-
matom cihazinda ardi sira 1s1nlamalarda 6lciilecek olan doz verilerine giivenilebilir sonucuna

ulasildi.
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4.1.3. Film Kalibrasyon Egrisi Sonuclari
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Sekil 37: Gafchromic XR-QA?2 kalibrasyon egrisi.

Beklenildigi iizere, film kalibrasyon egrisi polinominal diizen gosterdi. Ayrica elde edilen
veriler 15181nda polinominal fit iglermi yapilmistir ve polinom denklemi ilgili sekil {izerinde
sunuldu. Aragtirmanin ilerleyen kisimlarinda film ile yapilan doz 6l¢iimlerinde, film tizerindeki

dozun degerini hesaplayabilmek icin elde edilen bu film kalibrasyon egrisi kullanildi.
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Sekil 38: Tiip akimi ile ol¢iilen doz arasindaki iligki.

X-1s1m1 tiipleri kullanilarak elde edilen radyasyonun birim kiitle bagina biraktid1 enerji yani
doz uygulanan tiip akimi ile dogru orantilidir. Dedektor verilerinden yola cikarak elde edilen
tiip akimi ile doz arasindaki iligkiyi test etmek amaciyla veri seti iizerine lineer fit uygulandi
ve sonuclarin teorik bilgi ile tutarlilik gosterdigi elde edilen denklem ile ispatlandi. Elde
edilen denklem ilgili sekil iizerinde sunulmustur. Ayrica kullandigimiz bilgisayarli tomografi

cihazinda uygulanan mA degerlerine olan giivenirlik test edilmis oldu.
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4.1.4. Vertikal (y-ekseni) Doz Profili
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Sekil 39: BT cihazinin y-ekseni profili

Elde edilen grafikten goriildiigii iizere; X-151m tiipiinden uzaklastikca dedektorde okunan doz
degeri azalmaktadir. Bu veriler arastirmanin ilerleyen kisimlarinda Monte Carlo hesaplamalari

sonuclari ile karsilagtirllarak GAMOS BT modellemesi dogrulanmaya ¢aligildi.

4.1.5. Longitudinal (z-ekseni) Doz Profili
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Sekil 40: BT cihazinin z-ekseni profili

Iki farkli enerjide longitudinal profil elde edildi. Profillerden goriildiigii iizere uygulanan enerji
farkli olsada sistem ayni normalize doz dagilimi vermektedir. Pozitif yon X-1g1n1 tiipiiniin anot
tarafi olup negatif yon katot tarafidir. Elde edilen grafiklere bakildiginda; pozitif yon tarafinda

profillerin bacak kisimlar1 negatif tarafla ayn1 simetriyi gosterdi hatta daha diisiik doz degerleri

53



okundu. X-1s1m1 tiipiinde meydana gelen fopuk etkisi*® bu etkinin kaynagi olarak diisiiniilmek-
tedir. Bu veriler aragtirmanin ilerleyen kisimlarinda Monte Carlo hesaplamalar1 sonuglart ile

kargilastirllarak GAMOS BT modellemesi dogrulanmaya ¢aligildi.

4.1.6. Lateral (x-ekseni) Doz Profili
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Sekil 41: BT cihazinin x-ekseni profili (genis bowtie filtre fonksiyonu).

Tablo 4: Farkli enerjilerde genis bowtie i¢in sonuglarimin istatistiksel analizi. (Tek yonlii
ANOVA testi.)

Omek N Ortalama Standart Varyans Standart
Adi Sapma Hata
70kVp 41  0.420 0.320 0.103 0.050
80kVp 41 0.433 0.316 0.099 0.049
100 kVp 41 0.452 0.309 0.095 0.048
120 kVp 41 0.465 0.306 0.093 0.048
140 kVp 41 0.474 0.302 0.091 0.042

Genis filtre geometrisinin belirlenmesi i¢in beg farkli enerjide, deney diizenegi ayni tutularak
(aym1 konumlarda) absorbe doz ol¢iimleri yapildi. Beklenen enerjilerde elde edilecek profil-
lerinin st tiste cakismasidir. Ancak cizdirilen profillerde goriildiigii iizere; enerji diistiikce oku-
nan normalize doz degerlerinde kiiciikte olsa farkliliklar goriildii. Bu farkliliklarin anlamli olup
olmadigini1 degerlendirmek adina sonuclar iizerine tek yonliit ANOVA varyans analizi uygulan-
mistir. Analiz sonucunda p degeri 0.935 olarak elde edildi. p>0.05 oldugundan 6l¢iim popiilasy-

onlar1 arasinda istatistiksel olarak anlamli fark bulunamadi.

4Oheel effect
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Sekil 42: BT cihazinin x-ekseni profili (dar bowtie filtre fonksiyonu).

Tablo 5: Farkli enerjilerde dar bowtie i¢in sonuglarinin istatistiksel analizi (Tek yonlit ANOVA

testi).
Omek N Ortalama Standart Varyans Standart

Adi Sapma Hata
70kVp 41 0.325 0.337 0.114 0.053
80kVp 41 0.338 0.334 0.112 0.052
100 kVp 41 0.358 0.331 0.109 0.052
120kVp 41 0.372 0.328 0.108 0.051
140 kVp 41 0.382 0.326 0.106 0.051

Dar filtre geometrisinin belirlenmesi i¢in bes farkli enerjide, deney diizenegi aym tutularak

absorbe doz olgtimleri yapildi. Genis bowtie filtre sonuglarina uygulanan tek yonli ANOVA

varyans analizi bu veriler i¢in de kullanildi. Analiz sonucunda p degeri 0.932 olarak elde edildi.

p>0.05 oldugundan 6l¢iim popiilasyonlari arasinda istatistiksel olarak anlamli fark bulunamadi.

4.1.7. Hava Kerma Olciim Sonuclari

Tablo 6: Hava kerma 6l¢iim sonuglar1 (genis bowtie filte).

Enerji [kVp] Tiip Akimi [mA] Dedektor Dozu [mGy] Film Dozu [mGy] % Fark
80 100 5.43 6.55 20.63
100 100 9.59 9.32 -2.82
120 100 14.60 12.50 -14.38
140 100 20.34 17.06 -16.13
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Tablo 7: Hava kerma 6l¢iim sonuglar1 (dar bowtie filte).

Enerji [kVp] Tiip Akimi [mA] Dedektdr Dozu [mGy] Film Dozu [mGy] % Fark

80 100 5.06 6.35 25.49
100 100 9.01 7.93 -11.99
120 100 13.76 11.50 -16.42
140 100 19.15 14.88 -22.30

Dedektor ve film ile genis ve dar filtreler kullanilarak havada yapilan doz 6l¢iim sonuglari deger-
lendirildiginde; dedektor ile film verilerinin % farklar1 yiiksek ¢ikti. Bu nedenle fantom 6l¢iim-

lerinde film kullanilmada.

4.1.8. Fantom Olciim Sonuclar

Tablo 8: CTDI viicut fantomu ile nokta doz dl¢timleri - genis bowtie.

Enerji [kVp] Merkez [mGy] 3h[mGy] 6h[mGy] 9h[mGy] 12h[mGy]

D(0) D,3,(0)  Dpen(0)  Dpon(0)  Dpi2i(0)
80 0.237 1.623 1.155 1.527 1.504
100 0.503 2.978 2.170 2.820 2.788
120 0.848 4.615 3.399 4.374 4.331
140 1.280 6.515 4.832 6.174 6.117

Tablo 9: CTDI viicut fantomu ile nokta doz 6l¢timleri - dar bowtie.

Enerji [kVp] Merkez [mGy] 3h[mGy] 6h[mGy] 9h[mGy] 12h[mGy]

D.(0) D,3,(0)  Dpen(0)  D,on(0) Dy 124(0)
80 0.218 1.227 0.870 1.135 1.094
100 0.459 2.659 1.650 2.129 2.049
120 0.781 3.588 2.628 3.369 3.249
140 1.178 5.099 3.779 4.800 4.661

Silindirik CTDI viicut fantomu ile dort farkli enerjide yapilan nokta doz 6l¢iim sonuclari
Tablo.8 ve 9’da gosterildi. Ilgili tablolarda 6zellikle fantomun saat ii¢ yoniindeki doz verileri
diger noktalarda elde edilen sonug¢lardan daha yiiksek ¢ikti. Beklenildigi tizere merkez 6l¢iim-
lerinde dozlar en diisiik Ol¢iildii. Bunun yanisira saat alti yoniindeki doz sonuglar1 ise masa
etkisi sebebiyle fantomun cevresindeki diger noktalardan daha diisiik elde edildi. Her iki fil-
trede de sonuglar aym diizende elde edildi. Ancak dar bowtie filtre takili iken yapilan 6lciimler
genis bowtie filtre sonuglarina gore daha diisiik elde edildi. Bu etki filtrenin daha kalin ol-
mastyla ilgili oldugu i¢in beklenen bir sonuctur. Her konum ve enerjide 6l¢iim hatas1 %0.1-1

arasindadir.
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Tablo 10: CTDI bas fantomu ile nokta doz ol¢iimleri - genis bowtie.
Enerji [kVp] Merkez [mGy] 3h[mGy] 6h[mGy] 9h[mGy] 12h[mGy]

D.(0) Dyp31(0)  Dpen(0)  Dpon(0)  Dpi2in(0)
80 1.391 2.468 2.444 2.512 2.597
100 2.651 4.496 4.454 4.563 4.712
120 4.198 6.911 6.854 7.007 7.229
140 6.007 9.693 9.621 9.821 10.116

Tablo 11: CTDI bag fantomu ile nokta doz 6lctimleri - dar bowtie.
Enerji [kVp] Merkez [mGy] 3h[mGy] 6h[mGy] 9h[mGy] 12h[mGy]

D(0) Dp3n(0)  Dpen(0)  Dpon(0)  Dpi24(0)
80 1.287 2.015 2.018 2.092 2.129
100 2474 3.749 3.754 3.878 3.941
120 3.936 5.836 5.850 6.029 6.127
140 5.649 8.261 8.275 8.520 8.653

Silindirik CTDI bas fantomu ile dort farkli enerjide yapilan nokta doz dl¢iim sonuclar
Tablo.10 ve 11°da gosterilmistir. Ilgili tablolarda 6zellikle fantomun saat on iki yoniindeki doz
verileri diger noktalarda elde edilen sonuclardan daha yiiksek ¢cikmistir. Bunun nedeni fantomun
kafa i¢in tasarlanan ek bolmenin saat on iki yoniinde malzeme bulunmamasidir. Beklenildigi
tizere merkez Ol¢timlerinde dozlar en diisiik 6l¢iildii. Her iki filtrede de sonuglar ayni diizende
elde edildi. Ancak dar bowtie filtre takili iken yapilan 6lciimler genis bowtie filtre sonuglarina
gore daha diisiik elde edildi. Bu etki filtrenin daha kalin olmasiyla ilgilidir ve beklenen bir

durumdur. Her konum ve enerjide dl¢tim hatas1 %0.1-1 arasindadir.
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4.2. Teorik Hesaplama Sonuclari

Arastirmanin ikinci basamagi olan teorik radyasyon dozu hesaplamalar ile elde edilmis

sonuglar ve verifikasyon verileri bagliklar halinde detaylandirilmis ve analizleri her baglik al-

tinda sunuldu.

4.2.1. Uretilen X-Isim Spektrumlar ve Yiizey Dagihmlar

i)
1072

2 — 70
< — 80
z 40 |
= 100
A — 120
g5 2f —— 140 | |
[aW
o
m | | |

2102 4-102 6-102 8-10°2 0.1 0.12 0.14

X-151n1 Enerjisi [MeV]
Sekil 43: Farkli enerjilerde X-1s1n1 spektrum dagilimlar (temsili ¢izimdir).
ii)

: RTPSP.DoséHislos: Dose XY_merged

Entries 29363
Mean x 1248
Mean y 0.02369

-100 0 100 200 300

300 -200
Sekil 44: 10 Milyon parcacik ile iiretilen fan-beam fotonlarin yiizey dagilimai.

Uretilen fan-beam X-1sinlarinin ¢ikis yonii dogrultusunda oniinde herhangi bir geometri
yokken dedekte edilen parcaciklarin yiizey dagilimlar1 Sekil.44’de verildi. Merkez hatt1 iiz-

erinde cizilen x- profili ile de dagilimin homojen oldugu Sekil.45’de goriilmektedir.
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Sekil 45: 10 Milyon parcacik ile iiretilen fan-beam fotonlarin merkezde yiizey dagilimi profili

4.2.2. Longitudinal (z-ekseni) Sonuclari

Boliim.3.6.2.2.3 (s.42)’de anlatildig1 iizere elde edilen hesaplama sonuglar1 ve dl¢iim ile

kargilastirilmast amaciyla Sekil.46’da ¢izdirildi.

T T T I \
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| | | | | | | | | | |
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Dedektor konumu [mm]

Sekil 46: GAMOS BT modelinde 140 kVp enerji kullanilarak iiretilen z-ekseni profili ve 6l¢iim
verileri ile karsilastiriimasi.

Tablo 12: Longitudinal 6l¢ciim ve GAMOS sonuglarinin (140 kVp enerji dagiliminda) istatistik-
sel analizi (Tek yonliit ANOVA testi).

Ornek N Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Olgiim 41 0.523 0.421 0.177 0.066 0.6
Monte Carlo 41  0.472 0.447 0.199 0.070 '

Ol¢iim ve GAMOS profilleri arasinda p>0.05 oldugundan dolay1 anlamli farkin olmadig1 goriilmek-
tedir. Sonuclar temel alindiginda, GAMOS BT modelinde iiretilen fan-beam X-1s1n1 dagiliminin

z-ekseni iizerindeki etkisinin 6l¢iim ile tutarli oldugu dogrulandi.

59



4.2.3. Lateral (x-ekseni) Sonuclari

Boliim.3.6.2.2.4 (s.42 ve 43)’de anlatildig1 iizere elde edilen hesaplama sonuglari ve dl¢ciim

verileri ile karsilastirilmalart amaciyla alt basliklarla enerji ve bowtie tiiriine gore cizdirildi.

(l) T I I I I I I I
b 140 kVp - Genis Bowtie

0.8 |-

0.4

Refatif hava kerma (a.u)

0.2

—-20 0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220
Dedektor konumu [mm)]

Sekil 47: GAMOS (140 kVp, genis bowtie) profillerinin 6l¢iim ile karsilagtirilmasi.
Tablo 13: 140 kVp, genis bowtie profil kargilastirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglari.

Ornek N Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Olgiim 100  0.457 0.298 0.089 0.030 0.929
Monte Carlo 100  0.461 0.296 0.088 0.030 '
ii)
T T T T T T \ I
= 1 120 kVp - Genis Bowtie — Olgiim | |
= 08 — GAMOS
g .
o
06| .
<
z
= 04f 8
| | | | | | |

-20 O 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220

Dedektor konumu [mm]

Sekil 48: GAMOS (120 kVp, genis bowtie) profillerinin 6l¢iim ile karsilastirilmasi.

Tablo 14: 120 kVp, genis bowtie profil karsilastirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Olgiim 100 0.448 0.301 0.090 0.031 0.935
Monte Carlo 100  0.444 0.301 0.903 0.030 '
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iii)
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Sekil 49: GAMOS (100 kVp, genis bowtie) profillerinin 6l¢iim ile kargilagtirilmasz.

Tablo 15: 100 kVp, genis bowtie profil karsilastirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Olciim 100 0.435 0.305 0.093 0.031 0.815
Monte Carlo 100  0.425 0.308 0.095 0.031 '
iv)
T T T T T \ I
Ly 80 kVp - Genis Bowtie — Olgiim | |
— GAMOS
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(e
V)]
T

|
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Sekil 50: GAMOS (80 kVp, genis bowtie) profillerinin 6l¢iim ile karsilastirilmasi.

Tablo 16: 80 kVp, genis bowtie profil kargilagtirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Ol¢iim 100 0416 0.311 0.097 0.031 0.582
Monte Carlo 100  0.392 0.316 0.100 0.032 '
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V)

Tablo 17: 70 kVp, genis bowtie profil karsilagtirmasinin tek yonlii ANOVA testi sonuglari.

vi)
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Sekil 51: GAMOS (70 kVp, genis bowtie) profillerinin 6l¢iim ile kargilagtirilmasi.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Ol¢iim 100 0.404 0.316 0.099 0.032 0.438
Monte Carlo 100  0.369 0.321 0.103 0.032 '
T T T T I I
Lr 140 kVp - Dar Bowtie — Olgiim | |
— GAMOS
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o
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0L \ \ \ \ \

|
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Sekil 52: GAMOS (140 kVp, dar bowtie) profillerinin 6l¢iim ile karsilagtirilmasi.

Tablo 18: 140 kVp, dar bowtie profil karsilagtirmasinin tek yonlii ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Olgiim 100 0.366 0.320 0.103 0.032 0.944
Monte Carlo 100  0.369 0.320 0.103 0.032 '
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vii)
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Sekil 53: GAMOS (120 kVp, dar bowtie) profillerinin dl¢iim ile karsilagtirilmasi.

Tablo 19: 120 kVp, dar bowtie profil karsilagtirmasinin tek yonlii ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Olgiim 100 0.356 0.322 0.104 0.032 0.972
Monte Carlo 100  0.357 0.324 0.105 0.032 '
viii)
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Sekil 54: GAMoS (100 kVp, dar bowtie) profillerinin 6lciim ile karsilagtirilmasi.

Tablo 20: 100 kVp, dar bowtie profil karsilastirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglart.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Ol¢iim 100  0.342 0.324 0.105 0.032 0.941
Monte Carlo 100  0.339 0.326 0.106 0.033 '
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Sekil 55: GAMOS (80 kVp, dar bowtie) profillerinin 6l¢iim ile karsilagtiriimasi.

Tablo 21: 80 kVp, dar bowtie profil karsilastirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Sapma Hata  Degeri
Ol¢iim 100  0.322 0327 0107 0032 oo
Monte Carlo 100  0.315 0.332 0.110 0.033 '
T T T T T \ I
= 1 70 kVp - Dar Bowtie — Olgiim | |
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Sekil 56: GAMOS (70 kVp, dar bowtie) profillerinin 6l¢iim ile kargilastiriimast.

Tablo 22: 70 kVp, dar bowtie profil karsilastirmasinin tek yonliit ANOVA testi sonuglari.

Ornek N  Ortalama Standart Varyans Standart P
Adi Sapma Hata  Degeri
Olgiim 100 0.309 0.330 0.109 0.033 0.773
Monte Carlo 100  0.295 0.333 0.111 0.033 '
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Tablo 23: Biitiin enerji ve filtrelerde lateral profillerin ANOVA testi sonuglar1 (6zet tablo).

Ornek Bowtie Enerji N  Ortalama Standart Varyans Standart p
Adi Filtre  [kVp] Sapma Hata  Degeri
o e G 0 W 0O 0w oo,
MomeCate O 20 100 Giia  oa0r 0 oo %
Oim o G 0 0 0BT De 0w 0o
Oin o G %0 W0 0o oo
Ot o G N0 08D oo 0o
Okin o Dr 0 W0 OXCTam 0o
Okin o Du W 0o oo,
Monecats P % 0 0% ome  ois  oom
MomeCalo D% % i 0315 oxe om0 oo 8%
Oiin e De M Do

Tablo.23’de enerji ve filtre tiiriine bagh 6l¢iim ve MC verilerinin istatistiksel karsilagtirma
sonuglar1 sunuldu. Tablo dikkate alindiginda her bir karsilagtirma grubunda p degeri 0.05°den
biiytik elde edildi. Bu bilgi 1s181nda tiim enerkji ve filtre tiirlerinde yapilan karsilagtirmalar

sonucunda GAMOS BT modeli lateral yonde 6l¢iim ile uyumlu sonuclar gosterdi.

Tablo 24: Biitiin enerji ve filtrelerde lateral profillerin trapezoidal alan hesab1 sonuclari

Enerji Filtre Ol¢iim Monte Carlo %
[kVp] Tiirti Alan Hesabt  Alan Hesabi  Fark
140 Genis Bowtie 95.881 95.503 0.396
Dar Bowtie 76.550 76.140 0.538
120 Genis Bowtie 93.800 91.920 2.045
Dar Bowtie 74.320 73.590 0.992
100 Genis Bowtie 91.150 87.870 3.733
Dar Bowtie 71.450 69.670 2.555
30 Genis Bowtie 87.170 80.910 7.737
Dar Bowtie 67.150 64.630 3.899
70 Genis Bowtie 84.500 76.040 11.126
Dar Bowtie 64.410 60.540 6.392
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ANOVA testi sonuglarimi desteklemek ve kontrol etmek amaciyla cizdirilen grafiklerin
altinda kalan alanlar1 trapezoidal alan yontemi ile hesaplandi ve Tablo.24’de sunuldu. Buna gére
yiiksek enerjide farkin %1’in altinda oldugu ancak enerji diistikkce farkin artis gosterdigi ilgili
tablodaki verilerden anlagilmaktadir. Ancak diisiik enerjideki farkin artmig olmasina ragmen

dar bowtie sonuglarinin genis bowtie filtresine gore daha iyimser oldugu goriilmektedir.

4.2.4. Faz-Uzayinda Elde Edilen Enerji Dagilimlar:

1073
—_ T T I T
2 150 —— 140 kVp genis bowtie | |
- —— 140 kVp dar bowtie
72}
= 1 |
7
g
A 0S5 R
S
(a2 0 | ! | L

l | |
0 2.102 4.10~2 6.10~2 8.10~2 0.1 0.12 0.14
X-151n1 Enerjisi [MeV]

Sekil 57: Faz-uzayinda ayni enerjide genis ve dar bowtie kullanilarak elde edilen X-1s1n1 spek-
trumlari.

Faz-uzayinda toplanan parcaciklarin ortalama enerjisi fan-beam kaynakla tiretilen pargacik-
larin ortalama enerjisinden yiiksektir. Ciinkii bowtie filtreler gelen spektrumdaki diisiik ener-
jili parcaciklar1 sogurur ve 1sin sertlesmesi olayimnin etkisini azaltir. Sekil.57°de ayni enerjide
farkli bowtie filtrelerinde faz-uzaylarinda elde edilen spektrumlar ¢izdirildi. Grafiklerden an-
lagilacag iizere bowtie filtreler gelen spektrumun 6zellikle bremsstrahlung bolgesindeki diisiik
enerjili fotonlarinin bir kisminm1 sogurmustur ve ortalama enerjiyi yiikseltmistir. Bir diger etki
ise dar bowtie’in genis bowtie’dan daha kalin malzeme geometrisine sahip olmasi nedeniyle
daha fazla diisiik enerjili parcacik sogrulmustur. Gelen spektrum ile bowtie filtrelerin ardindan
faz-uzayinda elde edilen spektrumlarin ortalama enerjileri arasindaki farkliliklar Tablo.25°de

sunulmustur (karsilagtirmalar 1’e normalize veriler izerinden yapildi).

Tablo 25: Faz-uzayinda elde edilen spektrumlarin karsilagtiriimasi.

Spektrum N Ortalama Standart
Enerji [MeV] Sapma
Uretilen 100 0.0697 0.0662

Genis Bowtie 100 0.0753 0.0686
Dar Bowtie 100 0.0760 0.0682
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4.2.5. Fantom GAMOS Sonuclari

Boliim.3.6.2.4 (s.44 ve 45)’de anlatildig1 iizere elde edilen fantom hesaplama sonuclari

Tablo.26, 27, 28 ve 29’da fantom, enerji ve filtre tiiriine gore sunuldu.

Tablo 26: Modellenen bag fantomu ile nokta doz hesaplamalari - genis bowtie.

Merkez 3h 6h 9h 12h
Enerji [kVp]  Dc(0)  Dp3u(0) Dpen(0) Dpon(0) Dy i2s(0)
<1072 x10712 %1072 %1072  x10712

80 1.349 2.169 2.150 2.154 2.291
100 1.446 2.246 2.244 2.276 2.370
120 1.535 2.361 2.324 2.366 2471
140 1.631 2.539 2.497 2.517 2.627

Tablo 27: Modellenen bas fantomu ile nokta doz hesaplamalar1 - dar bowtie.

Merkez 3h 6h %h 12h
Enerji [kVp] Dc (O) Dp,Sh (O) Dp,6h (0) Dp,9h (O> Dp,th (0)
x10712 %1072 x10712  x10712  x10°!2

80 1.291 1.849 1.820 1.849 1.942
100 1.382 1.975 1.950 1.967 2.043
120 1.481 2.090 2.082 2.079 2.183
140 1.578 2.236 2.231 2.250 2311

Tasarlanan silindirik CTDI bag fantomu GAMOS simiilasyonu sonucunda dordii ¢cevrede
biri merkezde olmak iizere bes farkli noktada hesaplanan kiimiilatif doz verileri enerji, konum
ve filtre tiiriine gore Tablo.26 ve 27°de verildi. Olgiim verileri 15131nda beklenen merkezde
en diisiik degerin, saat 12 yoniinde ise en yiiksek degerin elde edilmesi idi. Tablo.26 ve 27
dikkate alindiginda beklenen ile hesaplananin ayn1 diizende oldugu goriilmektedir. Ayrica genis
bowtie filtre sonuglar1 dar bowtie filtre sonuclarina gére daha yiiksek ¢ikti. Ayrica konum bazl
bakildiginda fizigin dogas1 geregi diisiik enerjide dozlar diisiik hesaplandi. Son olarak saat 6
yoniindeki dozlar diger ¢cevre noktalarindaki dozlardan masanin o dogrultuda daha kalin olmasi
nedeniyle nedeniyle daha diisiik elde edildi. GAMOS ile hesaplanan nokta doz sonuglarinin

istatistiksel hata oranlar1 %0.1-1 arasinda elde edildi.
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Tablo 28: Modellenen viicut fantomu ile nokta doz hesaplamalari - genis bowtie.

Merkez 3h 6h 9h 12h
Enerji [kVp] D, (0) Dp,3h (0) Dp,6h (0> Dp79h (O) Dp,12h (0)
x10712 %1072 x10712 %1072 x107!2

80 0.244 1.119 1.084 1.218 1.214
100 0.287 1.292 1.197 1.300 1.302
120 0.332 1.401 1.293 1.398 1.408
140 0.376 1.511 1.425 1.503 1.509

Tablo 29: Modellenen viicut fantomu ile nokta doz hesaplamalar - dar bowtie.

Merkez 3h 6h 9h 12h
Enerji [kVp]  Dc(0)  Dp3u(0) Dpen(0) Dpon(0) Dy 12s(0)
x10712 %1072 %1072 x10712 x10°!2

80 0.227 0.905 0.826 0.904 0.906
100 0.266 0.991 0.918 0.987 0.997
120 0.313 1.080 1.011 1.091 1.084
140 0.353 1.174 1.105 1.181 1.184

Tasarlanan silindirik CTDI viicut fantomu GAMOS simiilasyonu sonucunda dordii ¢cevrede
biri merkezde olmak iizere bes farkli noktada hesaplanan kiimiilatif doz verileri enerji, konum
ve filtre tiiriine gore Tablo.28 ve 29°de verildi. Olgiim verileri 15181nda beklenen merkezde en
diisiik degerin, saat 3 yoniinde ise en yiiksek degerin elde edilmesi idi. Tablo.28 ve 29 dikkate
alindiginda beklenen ile hesaplananin sadece merkez acisindan ayni1 diizende oldugu goriilmek-
tedir. Saat iic yoniinde yiiksek degerin ¢ikmasinin yerine saat 12 noktasinda yliksek deger elde
edildi. Sonuclarin bu sekilde ¢ikmasinin en biiyiik nedeninin rutinde kullanilan hasta masasinin
modellenememis olmasi ile ilgili oldugu diisiiniilmektedir. Ayrica Tablo.28’de 80 kVp’de 9
noktasindaki deger daha yiiksek ¢ikti. Bu verinin istatistiksel giiriiltiiden kaynakli hatali elde
edildigi diisiiniilmektedir. Fakat genis bowtie filtre sonuglar1 dar bowtie filtre sonuglarina oranla
beklenen dogrultusunda daha yiiksek ¢ikti. Ayrica konum bazli bakildiginda fizigin dogasi
geregi diisiik enerjide dozlar diisiik hesaplandi. Son olarak saat 6 yoniindeki dozlar diger ¢evre
noktalarindaki dozlardan masanin etkisi nedeniyle daha diisiik ¢ikti. GAMOS ile hesaplanan

nokta doz sonuglarinin istatistiksel hata oranlar1 %0.1-1 arasinda elde edildi.
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5. TARTISMA

Radyolojide tanisal goriintiillemenin ve radyoterapide eksternal 1s1n tedavisinin olmazsa
olmazlarindan BT nin MC modeli lizerinde radyasyon dozu hesaplanabilirligi arastirildi. Aras-
tirma kapsaminda farkli bowtie filtre ve enerjilerde viicut ve bas fantomalariyla yapilan hasta
dozu hesaplama parametresinin MC ile hesaplanabilirligi arastirildu.

Monte Carlo hesaplama sonuglarinin giivenirligi i¢in oncelik; modellenen sistemin dogru-
lanmasidir. Bu nedenle arastirma kapsaminda ilk olarak Siemens Somatom Definition AS BT
cihazinin GAMOS modeli gercek sistemle uyumlu mu degil mi sorusuna cevap arandi. Coziim-
lenmesi gereken bir diger onemli husus fantomlarda dedektorle elde edilen verilerin MC modeli
tizerinde hesaplananla tutarli sonuclarin elde edilmesi idi.

Bilgisayarli tomografi uygulamalarinda hasta dozlarinin hesaplanmasinda genellikle yo-
gunlugu 1.19 g/cm® olan PMMA viicut ve bas fantomlar: kullanilir. Arastirma kapsaminda
fantomlarda doz hesabina gecilmeden 6nce BT nin uygulanan potansiyel enerjilerin giivenirligi
ve tekrarlanabilirligi test edildi. RTI Piranha elektrometre ile Olciilen ve uygulanan potansiyel
enerjiler arasinda giivenirlik acisindan maksimum %1.38 tekrarlanabilirlik agisindan +%35’in
altinda elde edildi (Tablo.2 ve .3, s.50) . Bunlara ek olarak iiretilen tiip akiminin radyasyon
dozuyla iliskisi Sekil.38’de gosterildigi iizere lineer denklem oturtma sonucunda R? 0.999 elde
edildi. Bu sonuca gore doz ile tiip akimi1 arasinda beklenildigi iizere dogru orant1 vardir. Yapilan
Ol¢ciimler sonucunda elde edilen veriler dikkate alindiginda Siemens Somatom BT cihazinda
arastirma kapsaminda yapilacak olctimlerde cihaz kaynakli belirsizlik ihmal edebilebilir. Dola-
yistyla Siemens Somatom BT cihazi aragtirma i¢in kullanilmaya uygundur.

Kalite kontrol dl¢iimlerinin ardindan havada izomerkezde farkl: tiip potansiyellerde hava
kerma ol¢iimleri Gafchromic film ve dedektor ile gerceklestirildi. Film iizerindeki dozlar daha
oncesinde elde edilen film-kalibrasyon egrisi (Sekil.37, s.51) yardimi ile okundu ve ayn1 sart-
larda dedektorle elde edilen veriler Tablo.6 ve Tablo.7’de (s.54-55) gosterildigi gibi kargilagtirildi.
Her iki 6l¢iim sistemi arasindaki farklar %?2.82 ile %?25.49 arasinda degiskenlik gostermistir.
Sonug¢lardaki sapmalarin bu denli genis elde edilmesinin bir ka¢ nedeni olabilir. Bunlar: 1) Film
dozimetrinin 6l¢iim rezoliisyonu yiiksek olmasina ragmen yapisi geregi film ile dedektor kadar
hassas Ol¢timler yapilamamistir. 2) Film-kalibrasyon egrisinin olusturulmasinda hata yapilmis

olabilir. 3) Kalibrasyonda ii¢ kanall1 analiz yapilamamas1 sonuglar1 kotii yonde etkilemis ola-
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bilir. 4) Son olarak filmlerin 1s1nlamasinda kurgulanan deney diizeneginde yapilan sistematik bir
hata sonuglar1 etkilemis olabilir. Siralanan bu varsayimlar nedeniyle film dozimetrinin arastir-
manin geri kalan kisminda kullanilmamasina karar verildi. Bunun yerine 6l¢iim hassasiyeti
yiiksek, anlik kalibrasyon iglemine ihtiya¢c duymayan, ger¢ek zamanli doz sonuglarini sunabilen
RTI CTDP dedektorii ile arastirmanin diger kalan kisimlar1 gerceklestirildi.

GAMOS MC kodu ile Siemens Somatom BT cihazinin tasarimi gerceklestirildi. Mo-
dellemeye kaynak dagiliminin yaratilmasi ve filtre geometrilerinin olusturulmasi ile baslandi.
MC hesaplamalarinin olmazsa olmazi radyasyon kaynaginin olusturulmasidir. Arastirmada
BT’de radyasyon iireten X-1sim tiipii GAMOS ile modellenmedi. Ancak cihazin iirettigi en-
erji spektrumlar iiretici firma tarafindan aragtirmada kullanilmak iizere tarafimiza ulagtirildi.
GAMOS’un uygun sinifint kullanarak alinan spektrumlar modele entegre edildi. Buna ek olarak
BT nin X-151m1 dagilimim 6rnekleyebilmek adina fan-beam iireteci spektrum iizerine uygu-
landi. BT nin hem iirettigi enerji dagilimi hem de 1sinlarin uzaydaki yoneliminin GAMOS ile
karsilagtirmalar1 Sekil.43 ve .46’da sunuldu (s.57 ve 58).

Uretilen X-151m1 spektrumu ve dagiliminin 6rneklenmesinin ardindan diger yapilarin tasar-
lanmasina gecildi. BT cihazinda hasta dozlar1 ve iiretilen X-151n1 dagilimi tizerinde ciddi etkisi
bulunan komponentlerden genis ve dar bowtie filtre hakkinda hem fiziksel hem de kimyasal bil-
giye ulagilamadi. Ozellikle bowtie filtre geometrisinin olusturulabilmesi icin Turner ve ark. nin
geligtirdikleri yontem 1s181nda filtre geometrileri hakkinda 6l¢iim bazli bilgi elde edinilmeye
calisild1 [50]. Olciimlerin sagladig1 bilgiler dogrultusunda MC’nun dogrulanmasina hizmet
edicek olan GAMOS BT geometrisinin ilk asamasi tamamlandi. Modele entegre edilen bowtie
filtreler ile BT’de bulunan bowtie filtrelerin radyasyon dozu iizerinde olusan etkileri gerek
Sekil.41 ve 42°de gerekse Sekil.47, .48, .49, .50, .51, .52, .53, .54 ve .55’de goriilmektedir
(s.53-54, 5.59-63). Olciim ve MC bowtie verilerinin karsilastirmalarmin yer aldig1 Tablo.23’de
goriildiigii tizere biitlin enerji ve filtrelerde 6l¢iim ve MC arasinda yapilan istatistiksel analiz
sonucunda anlaml farkliliklar olusmadi (s.64). Istatistiksel kiyaslamalara ek olarak, ¢izdirilen
grafiklerin altinda kalan alanlari trapezoid alan yontemi kullanilarak da hesaplandi. Tablo.24’de
enerji ve bowtie filtre geometrisine baglh alan hesaplamalari arasindaki % farkin diisiik enerjiye
dogru gittikce arttig1 ancak ozellikle yiiksek enerjide (140 keV) farkin %1’in altinda olmasi
GAMOS BT modelinin gergek sistemle uyum icerisinde oldugunun kamtidir (s.64). Uzayda x-

ekseni profilleri bowtie filtre 6l¢iim ve hesaplamalari olarak toplandi. Bunun yanisira z-ekseni
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profilleri Sekil.46’da ¢gizdirildi. izomerkezde z-ekseninde 6lciilen ve hesaplanan veriler arasinda
ANOVA testi sonucunda anlamli fark elde edilmedi. Dolayisiyla bu eksende de GAMOS modeli
gercek sistemle uyumlu davrams gostermektedir. Ilgili boliimde anlatilan GAMOS hesapla-
malarimin her birinde kaynaktan 2.5x108 parcacigin iiretilmesi giiriiltiiniin azaltrlmas1 adina
yeterli goriildii. Hem 6l¢iim hem de GAMOS hesaplamalarinda rolatif hata %1’in altinda elde
edildi.

Arastirmanin nokta doz Sl¢iimlerine dayali kiimiilatif doz dl¢iimleri viicut ve bas fanto-
munda hem genis hem de dar bowtie filtre fonksiyonlarinda dort farkli enerji kombinasyonu
ile yapildi. Silindirik viicut fantomu radyoterapinin diiz hasta masasi iizerine ve bas fantomu
ise hasta kafasinin konuldugu ek bolme iizerine Sekil.28’de gosterildigi gibi kiimiilatif nokta
doz olgiimleri amaciyla konumlandirild: (s.38). Olgiimlerde tek farkli degisken fantom tipi ve
uygulanan tiip voltajidir. Bu nedenle, elde edilen veriler arasinda ¢ikarim yapabilme imkani
dogmustur. Viicut fantomu 6l¢timlerinde Tablo.8 ve .9’da sunuldugu iizere saat li¢ yoniindeki
Olctimler her enerji her filtre i¢in de diger noktalardan yiiksek ¢cikmistir. Bu sonuca etki eden
parametrelerden birinin; tiipiin doniis hareketine ii¢ yoniinden baglamasiyla birlikte tiipiin iste-
nilen siirenin yaklasik %0.3’1i kadar fazladan iirettigi doz miktarinin oldugu diisiiniilmektedir.
Ayrica merkezde okunan doz miktar1 ¢evredekilerden her zaman diisiik elde edilmistir. Burada
etken fantom kalinligidir. Buna ek olarak saat 6 yoniindeki dozlar diger ¢evre noktalarindan
diisiik okundu bunun nedeni ise; o yonde hasta masasinin dozu diisiiriicii rol oynamasidir. Diger
yandan bag fantomu 6l¢iimlerinde saat 12 yoniindeki kiimiilatif nokta doz degerleri diger nokta-
lara gore daha yiiksek elde edildi. Ayni sekilde merkez dozlari diisiik saat 6 yoniindeki dozlar ise
cevre noktalarindaki dozlardan daha az elde edilmistir. Ek bolmenin tasariminin etkisi saat 12
yoniindeki doz fazlaligini kanitlamaktadir. Ciinkii o yonde herhangi bir malzeme bulunmamak-
tadir. Her iki fantom genel olarak karsilastirilmak istenirse, ¢evre dozlari ile merkez dozlari
arasindaki oran viicut fantomunda artmaktadir. Buradaki en 6nemli etkenlerin; 1) fantomlar
arasindaki kalinlik farki, 2) fantomlarin konumlandirildig: yiizeyin farkli olmasi diisiiniilmek-
tedir.

Kiimiilatif nokta doz olgtimleri i¢in yapilan deney diizenegi MC geometrisinde temel
alinarak simiilasyon geometrileri Sekil.34 ve .35°de gosterildigi gibi olusturuldu (s.46). An-
cak modelde fantomlarin iizerine konuldugu yiizeylerin hem fiziksel hem de kimyasal yapilari

hakkinda saglikli bilgi edinilememesi nedeniyle Al malzeme kabulii yapilarak optimum kalinlik
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degerleriyle masalar tasarlandi. MC ile fantom hesaplamalarinda hem simiilasyonun tamam-
lanma siiresinin kisalmas1 hemde istatistiksel giiriiltiiyii azalmak adina her bowtie filtrede biitiin
enerjiler icin faz-uzay: dosyalar1 topland1 ve kullanildi (s.43). Faz-uzay1 dosyalarinda 2x10°
iiretilen parcaciga karsihik ortalama 7.5x10% foton bilgisi kayit edildi. Olusturulan faz-uzay1
dosyalar1 kullanilarak maksimum dort dongii yapacak sekilde her bir enerji ve bowtie filtrede
viicut fantomunda 2x10°, bas fantomunda 1x10° parcacik yaratildi. Kullanilan pargacik sayisinin
yiiksek olmasi1 nedeniyle elde edilen doz degerlerindeki istatistiksel rolatif hata oran1 %1 ve al-
tinda hesaplandi. Yapilan simiilasyonlar sonucunda elde edilen veriler Tablo.26, .27, .28 ve
.29’da gosterildi (s.66 ve .67). Sonuclar degerlendirildiginde bas fantomu ile elde edilen veriler
Olctimler ile aym diizen igerisindedir. Ancak ayni1 yorumu viicut fantomu i¢in veriler 1s181inda
yapmak miimkiin olmadi. Beklenti saat {i¢ yoniinde biitiin enerji ve filtreler i¢in viicut fan-
tomunda yiiksek doz degeri elde etmekti, ancak ilgili tablolara bakildiginda sonuglarin bek-
lenen ile ayn1 olmadig1 goriilmektedir. Bunun en 6nemli sebebinin gercekte kullanilan hasta
masasinin hem fiziksel hem de kimyasal 6zelliklerinin bilinmiyor olmasidir. Keza bas fantomu
hesaplamalarinda tasarlanan ek bolmenin fiziksel hatlarinin daha iyi bilinmesi dozlar iizerinde
daha tutarl sonuglar dogurdu.

Arastirmanin amacini olusturan bilgisayarli tomografi doz indeksi 6l¢iimii 100 mm iyon
odasi kullanilarak olusturulmug protokoller tizerinden degerlendirilir. Arastirma kapsaminda
kullanilan dedektor sistemi nokta doz 6lciim temeline dayali calismaktadir. Tanisal goriintiilleme
uygulamalarindan sonra hasta dozu hakkinda tahmini bilgi saglayan bilgisayarli tomografi doz
indeksi verisini nokta dedektorle belirleyebilmek icin ayni kosullar altinda iyon odasi ile beraber
absorbe radyasyon doz 6lciimleri yapildi. Iyon odasi ile nokta doz 6lgen dedektor arasinda
Tablo.38’de gosterildigi iizere doz doniisiim faktorleri hesaplandi. Elde edilen doniisiim fak-
torleri hem nokta dedektor hem de MC verileri iizerine uygulanarak iretici firma ve iyon
odasi sonuclari ile karsilastirilabilir seviyeye cikarildi. Tablo.39’de dort farkl: veri seti icerisin-
den arastirma acisindan 6énemli olan, Siemens AG firmasinin sonuclar ile yapilan karsilastir-
malardir. Tlgili tablo g6z 6niinde bulundurularak; iyon odast ile nokta dedektor arasindaki mak-
simum yiizde farklar bas fantomunda merkezde (genis filtrede) %8.2, cevrede %10.5 iken viicut
fantomunda (dar filtrede) merkezde -%8.7, (genis filtrede) cevrede -%12.5 dir. Siemens firma
verileri ile nokta dedektor sonuclarinin karsilastirilmasinda; maksimum yiizde farklar bas fanto-

munda merkezde (genis filtrede) -%4.9, cevrede ise -%8.2 iken viicut fantomunda (dar filtrede)

84



merkezde -%6.2, cevrede -%8.6 olarak elde edildi. Siemens ile MC verileri arasindaki mak-
simum yiizde farklar viicut fantomunda merkezde -%17.5, cevrede %15.7 olarak elde edildi.
Iyon odasi ile nokta dedektodr ve Siemens ile nokta dedektor arasindaki maksimum yiizde farklar
diisiik enerjide olusmus iken ayn1 diizeni Siemens-MC karsilastirmasindaki maksimum yiizde
farklar acisindan sdylemek miimkiin olmadi. Bunun en bagta gelen sebeplerinden biri doniisiim
faktorlerinin 6l¢iim temelli olmasindandir. Eger Monte Carlo ile elde edilmis ikinci bir 100 mm
iyon odasi referans alinarak yapilan simiilasyon sonuglar1 olmus olsaydi daha giivenilir sonuglar
elde edilebilirdi.

Monte Carlo yonteminin bilgisayarli tomografide doz hesaplamalarinda kullanildig1 bir
cok literatiir calismasi bulunmaktadir. Bu calismalari temelde birbirinden ayiran en biiyiik 6zel-
lik kullanilan Monte Carlo kodudur. Ozellikle EGSnrc*®, Geant4* ve MCNP*? en fazla tercih
edilen yazilimlar arasindadir. Simiilasyonu etkileyen bir baka 6nemli de8isken ise kullanilan
BT cihazinin farkh iireticiler tarafindan imal edilmis olmasidir. Ciinkii her bir BT cihazinda
kendisine has 6zellik ve donanim bulunabilmektedir.

Lee ve ark.’nin gerceklestirmis oldugu ¢alismada iyon odas1 verileri ile MCNPX kodu {iz-
erinde yazilmis Siemens Sensation BT cihazinin simiilasyon sonuclari karsilagtirilmigtir. Yapilan
bu caligmada bag fantomunda 80 kVp’de merkezde MC ile dl¢iim arasinda -%4.1 fark bulun-
mustur. Calismamizda ise ayni parametrelerde MC ile Siemens verisi arasinda merkezde -%9.8
fark bulundu. Ayrica ilgili literatiirde 120 kVp’de bas fantomunda merkez -%5.2 ¢evrede or-
talama -%3.9 fark bulunmustur. Calismamizda ise aym parametrelerde Siemens cihaz verisi
ile MC arasinda merkezde -%0.9 cevrede ise -%3.5 fark elde edilmigstir. Bu veriler dikkate
alindiginda bas fantomunda literatiirler genel anlamda uyum igerisinde sonuglar elde edildi.
Beklenildigi iizere diisiik enerjilerde yiizde farklar artis gostermektedir.

Chang-Lea L. ve ark’nin yaptig1 ¢alismada bilgisayarli tomografi doz indeksi dl¢iim ve
Monte Carlo simiilasyonu sonuclarinin karsilastirilmasinda 2 x5 mm kolimasyon alani i¢in, bag
fantomunda; merkezde 80 kVp’ de %38.3, 100 kVp’de %2.6, 120 kVp’de %0.1, 140 kVp’de
9%1.5 viicut fantomunda; merkezde 80 kVp’de %4.1, 100 kVp’de %3.6, 120 kVp’de %-0.3,
140 kVp’de %3.6 farklar elde edilmistir . Yapilan calismada Geant4 tabanli GATE Monte

Carlo simiilasyon kodu kullanilmigtir. Arastirmamizda ise Tablo.39°da goriildiigii lizere bas

“Bhttp://www.nrc-cnre.gc.ca/eng/solutions/advisory/egsnrc_index.html
“Ohttp://geantd.kek.jp/geant4/
SOhttps://menp.lanl.gov/
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fantomunda; merkezde 80 kVp’ de -%8.2, 100 kVp’de -%3.1, 120 kVp’de -%0.1, 140 kVp’de
9%1.9 viicut fantomunda; merkezde 80 kVp’de -%6.3, 100 kVp’de -%0.8, 120 kVp’de %2.7, 140
kVp’de %3.9 farklar elde edildi. Burada goriildiigii izere yiizde farklar %10’un altinda kalmak-
tadir. Ancak farklarin diisiik olmasi rolatif olarak degerlendiyor olmamizdan kaynaklaniyor ola-
bilir. Daha saglikli degerlendirmenin yapilabilmesi icin absolute yani gercek degerler iizerinden
karsilagtirma yapmak gereklidir.

Doz doniisiim faktorleri kullanilarak genisletilmis Monte Carlo doz degerleri 6zellikle
viicut fantomunda Siemens verileri ile karsilastirildiginda merkezde ytizde farklar rolatif olarak
-%17.5e, cevrede %15.7’ye kadar ¢ikmaktadir. Bu farkliliklarin en biiyiik sebebi arastirma
kapsaminda toplanan absorbe doz verilerinde nokta doz dedektorii kullanilmis olmasi ve buna
istinaden Monte Carlo simiilasyonunda da nokta doz hesabi yapan dedektor sisteminin kul-
lanilmasidir. Doniisiim faktorleri belirli ortalama deger tizerinden yiiriidiigii icin bazi enerji ve
filtre parametrelerinde olmas1 gerekenden yiiksek veya diisiik sonuglar elde edildi. Nokta doz
dedektoriindeki verilerin iyon odasi sonug¢larindan daha diisiik ¢ikmasi beklenen bir davranistir.
Ciinkii 100 mm’lik iyon odasi ilgili kolimasyon alani digindaki olugan biitiin sacilan radyasyonu

da saymaktadir. Dolayisiyla daha yiiksek doz sonuglari elde edilmektedir.
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6. SONUC VE ONERILER

Yapilan bu aragtirma ile MC hesaplamalarina dayali calisan GAMOS ile tasarlanacak BT
modelinde absorbe radyasyon doz hesabinin yapilabilirligi ortaya konulmusg oldu.

Aragtirmanin biitiin radyasyon ol¢iimlerinde iki farkli dozimetre sisteminin de (film ve
dedektor) kullanilmast amaglanmist: ve MC sonuglariyla her iki 6l¢iim sisteminin verileri karsilas-
tirllacakti. Ancak MC ile elde edilen istatistiksel hatanin %1’in altinda olmasi1 ve dedektorle de
yapilan ol¢iimlerin %1°den az istatistiksel hataya sahip olmasi nedeniyle diger dozimetre yani
film sonuglarinin da ayni1 hassasiyetle sonu¢ vermesi beklendi. Fakat film sonuglar1 bu hipotezi
desteklemedi. Bu nedenle film dozimetre sistemi aragtirmanin hedefleri dogrultusunda gercek-
lestirilen Ol¢iim diizeneklerinde kullanilmadi. Film dozlarindaki biiyiik sapmalari bir tek film
hassasiyeti iizerinden degerlendirmek dogru olmayacaktir. Ol¢iim sirasindaki bir veya bir kag
hata sistematik hataya sebep olmusg olabilir. Bunun yanisira film-kalibrasyon egrisinin dogru
elde edilememis olmasi da hatalardan biri olabilir. Dolayisiyla film ile yapilan 6l¢timlerin daha
planli ve dikkatli yapilmasi, dedektorle yapilan 6lgiimlerdeki duyarliligin film ile yapilirkende
gosterilmesi gereklidir. Ancak yine de eger arastirmacinin elinde ¢calismada kullanildig: gibi bir
Ol¢ciim dedektorii var ise onu tercih etmesi dl¢iimlerinin dogrulugu ve giivenirligi agisindan ¢cok
daha uygun olacaktir.

Aragtirmanin baslhigin1 ve amacini olusturan bilgisayarli tomografi doz indeksi 6l¢tim pro-
tokollerinin yetersiz oldugu, bu konuda gerek literatiir gerekse ilgili raporlar arasinda yasanan
tartismalar ve tutarsizliklar nedeniyle BT de hasta dozlarinin hesaplamasinda yeni ve daha
saglam temellere oturan protokollerin gelistirilmesine ihtiya¢ bulunmaktadir. Hasta dozlariin
Olciim temelli hesaplanmasinda arastirmada da kullanilan 6zellikle sabit masa ve fantom duru-
munda kiimiilatif doz formiilasyonunun tercihi dogru olacaktir. Ayrica aragtirma kapsaminda
Olctimlerin yapildigt PMMA silindirik viicut ve bag fantomlarinin rutinde hasta dozlariin hesa-
planmasinda standart kabul edilmektedir. Fakat BT de tanisal goriintiileme yaptiran her hasta
standart (ayn1) boyutlarda degildir ve insan viicudunda her bolge fantomdaki gibi homojen ve
tek bir yogunlukta degildir. Bu nedenle hastalar arasindaki tahmin edilen doz degerleri ile
gercek doz degerleri arasinda belirsizlik degiskenlik gostermektedir. Dolayisiyla yeni 6l¢iim ve

hesaplama protokollerin olusturulmasi gereklidir. Ozellikle hasta bazli ve her hastaya 6zel DI-
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COM?>! gériintiilerinin kullanilarak Monte Carlo temelli hesaplama algoritmast iizerine yazilmis
hasta dozu hesaplayan grafik arayiizlii yazilimlarin gelistirilmesi gereklidir. Bu sekilde DICOM
seti igcerisindeki herhangi bir hacmin veya organin aldig1 doz hesaplanabilecektir.

Aragtirma kapsaminda olusturulan GAMOS BT modelinde bir ¢cok geometrik yapr gercek
fiziksel ve kimyasal 6zellikleri bilinmeden Olciim temelli biitiinden parcaya gidilerek tasar-
landi. Arastirma c¢iktilarinin daha kisa siirede elde edilebilmesi ve modelin ¢cok daha saglam
temellere dayandirilabilmesi icin modellenecek sistemin biitiin komponentlerinin hem fiziksel

hemde kimyasal 6zelliklerinin bilinmesi gereklidir.

31The Digital Imaging and Communications in Medicine
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8.4. [Ek-4: Karakteristik X-Isim Enerji Diizeyleri

Tablo 40: Tungsten i¢in karakteristik X-1s1n1 enerji seviyeleri [51].

Seriler Cizgiler Gegisler Enerji (keV)

K KB,  Nu-K 69.09
KB MK 67.23
Koy L;-K 59.31
Ko L;-K 57.97

L Ly Nyv-Lyg 11.28
LB  Ny-Lin 9.96
LB Mpy-Ly 9.67
Loy My -Ly; 8.40
Loy Myv-Lyg 8.33
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8.5. EKk-5: Rastgele Say1 Ureteci Ornegi

Ornek 1: LCG(, 1, 16, 1) olarak tanimlansin. Buna gore; a=5, c=1, m=16 ve x¢=1 dir.
Coziim:

xo=1 ; x1=5.1+1=6 mod 16(6)=6 X1=6

x1=6 ; xp=5.6+1=31 mod 16(31)=15  x,=15
xp=15 ; x3=5.314+41=156 mod 16(156)=12 x3=12
x3=12 ; x4=5.1241=61 mod 16(61)=13  x4=13

X14=3 ; X15=53+1=16 mod 16(16)=0 x15=0

Tablo 41: Uretilen rastgele sayi dizisinin tablo seklinde gosterilmesi.

n Integer rastgele sayi Binary rastgele say1 Gergek rastgele say1
X, Xy R,
0 1 0001 0.0625
1 6 0110 0.3750
2 15 1111 0.9375
3 13 1100 0.7500
15 0 0000 0.0000
Ortalama 0.4688
Varyans 0.0830

Baslagic Cekirdegi
(SEED)

Sekil 66: LCG(5,1,16,1) kiimesine gore iiretilen rastgele sayilar dizisinin ¢cembersel goriiniimii.
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