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Tezin ilk kisminda, 67 kVp tiip voltajinda, gok enerjili x-1511 demeti kullanarak lusit,
polietilen, polipropilen, aliminyum ve bakir igin sagiima kesri Slglimleri yapildi. Deneyin
benzesimi aym giris kosullarinda Monte Carlo teknigi ile gergeklestirildi. Olgiilen ve hesaplanan
degerler birbirleriyle ve literatiirde verilenlerle kiyaslandi. Ayrica Monte Carlo hesaplari, sagilma
kesrinin sagicinin yogunluguna olan bagimlihigi grmek igin, su, bakalit ve kemik kullanarak da
tekrarland,

Tezin ikinci kisminda “episola” (g6z yasi kanallarinda tikanma) hastalifimin teghis ve
tedavisinde gbz merceginin aldig1 radyasyon dozu (1) dogrudan hasta {izerinde ve fiziksel fantom
ile 6l¢tildii ve (2) Matematiksel fantom yardimiyla, Monte Carlo yntemi kullanilarak hesaplandi.
Ayrica, bir su fantomu ile “Doku Hava Oranlari” deneysel yolla ve Monte Carlo analizi ile
saptandi ve ilgili gizelgeler elde edildi. Kullanilan ySntemlerin birbirlerini dogrulayan sonuglar

verdigi ve bu galigma igin g6z dozunun risk sinirlar: altinda kaldig belirlendi.

ANAHTAR KELIMELER: Monte Carlo, sagiima kesri, Doku Hava Orani, doz 8igtimleri,

g8z mercegi dozu.
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In the first part of the work, scatter fractions have been determined experimentally for
lucite, polyethylene, polypropylene,aluminium and copper using polyenergetic broad x-ray beam
of 67 kVp. Simulation of the experiment has been carried out by the Monte Carlo technique under
the same input conditions. Comparison of the measured and predicted data with each other and
with the previosly reported values has been given. Monte Carlo calculations have also been
carried aut for water, bakalite and bone to see the dependence of scatter fraction on the density of
the scatterer.

In the second part of the work the radiation dose received by the lens of eye of the patient
suffering “episola” desease during diagnosis and treatment has been (1) measured directly on the
eye of the patient and on a physical phantom, and (2) calculated by the Monte Carlo method
using a mathematical phantom. Apart from this “Tissue Air Ratios” have been determined
experimentally and theoretically (by Monte Carlo Analysis) using a water phantom and related
tables are obtained. The methods used are found to be consistent with each other the lens dose
being under the risk factors for the conditions of this work.

KEY WORDS: I;Iontef@arlo. scatter fraction, Tissue Air Ratios, dose measurements, the lens
ose of eve.
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1.GIRiS

Hastaliklarin teshisinde gok &nemli bir yer tutan tanisal radyolojide insan anotomisi ve
morfolojisi ile ilgili gbriintl, x-iginlart kullamlarak bir film i{zerinde elde edilir. Bir gok
uygulamada ise damarsal yapu ile ilgili dinamik bilgiler bir televizyon ekram ile gérlinttilenir.
Damarsal yapilarla ilgili tam ve tedavilerin siirekli x-i51m gdriintiisi alinarak yapildifi bu
caligmalara floroskopik, bir bagka isimle anjiyografik uygulamalar denir.

Giinlimilzde bilgisayarlarin x-15im sistemleri ile beraber kullanilmaya baglanmasi, tamsal
caligmalara bilylik kolayliklar getirmigti. Bu yolla, bilgisayarda sayisal hale getirilen
goriintiilerin {izerinde islem yapabilme olanag ortaya gikmugtir.

Son yapilan galigmalarda toplum tarafindan alinan radyasyon dozuna en bilyiik katkmin
radyolojik uygulamalardan geldigi gosterilmistir. Teghisin tipine bagh olarak hasta dozlar1 birkag
milirem’den 5-10 rem mertebesine kadar defigmektedir. Hatta birtakim anjiyografik ¢alismalarda
50-60 rem doz miktar1 belirtilmektedir.

Tiim bu uygulamalarda amag, taninin en az hata ile yapilmasimi saglayarak optimum
gorlintli kalitesinin elde edilmesi ve hastaya minimum radyasyon dozunun verilmesidir. Ancak
iyonize radyasyon kullanan goriintiileme tekniklerinin higbirinde goriintii kalitesini, hasta dozunu
artirmadan yikseltmek miimkiin degildir. Dozu artiran en 6nemli neden, film gdriintiilerinde
istenilen kalitenin elde edilmemesi nedeniyle “calismanin tekrar” edilmesi ya da floroskopik
uygulamalarda 1ginlama siirecinin uzun tutulmasidir. Literatiirde verilen ¢ok 8zel baz: floroskopik
¢aligmalar diginda genelde diagnostik tetkiklerdeki hasta dozlarimin saghiga dogrudan bir etkisinin
olmayaca siiphesiztir. Ancak bireyin yasami boyunca gegirdigi hastaliklar nedeniyle alabilecegi
doz miktarinin kestirilmesi de olasi degildir. Bu nedenle her bir tetkikte hastaya en az radyasyon
dozunun verilmesi gerekmektedir. Diger taraftan son yillarda retrospektif olarak yapilan
calismalarla, yeni risk modelleri, radyasyonun stokastik (diiglik seviyeli radyasyonun zararlari ile
ilgili olasilik) etkileri ile ilgili diizenlemeler ortaya ¢ikmig ve bu nedenle izin verilen doz sirlan
4 kat daha diiglirGilmiigtir.

Goriintii kalitesine etki eden bir gok faktSr vardir. Bunlar sistem tasarimmnin getirdigi
dogal simrlamalarin diginda (6rnegin focal nokta boyutunun sonlu olmasi) kullanici tarafindan
gergeklestirilen teknik ayarlamalar (tip kVp si segimi, ¢aligma geometrisinin kurulmasi,
film/banyo iglerinin dogrulugu, uygun bilgisayar y6ntemlerinin segilmesi) ve pozisyoniama
hatalar1 geklinde siralanabilir. Ancak gériintil kalitesinin baz: fiziksel nedenlerle etkilenmesi gok
daha 6nemlidir. Bunlar sinirll sayida x-1igim1 fotonu kullamlmasindan dolayi ortaya gikan
“gliriiltt” ile hastadan sagildiktan sonra ve orjinal ydnlerini degistirerek gériintiileme sistemine

ulasan ve yanlis bilgi veren “sagilmig foton” lardir.



Foton sayisimnin artiriimasi giiriilti etkisini azaltir ancak bu uygulama ile hasta dozu da
artmus olur. Tiipe uygulanan voltaj, dalga sekli ve filtre miktar: ile x-1311 demetinin enerjisinin
degismesi, anatomik yapilarin kigiden kigiye farklilig1 (insan viicudunun degisik bolgelerinin farkli
yogunluk, atom numarasi ve kalinlikta olmasi) sagilan isinlarin kontroliinii zor hale getirir.

Sagilan radyasyonlarin goriintiileme sistemine ulagmasim bir dereceye kadar &nleyen
diizeneklerin tasarimlarmin etkin bir gekilde yapilabilmesi, fantom yapiminda kullanilan
maddelerin 6zelliklerinin aragtirilmasinda sagilan radyasyon ile ilgili olarak spektral ve agisal
dagilimlarin, ya da ortamin sagilma Kkesrinin bulunmasimn ©nemi vardir. Diger taraftan
diagnostik radyolojide hastaya verilen dozun saptanmasi veya gergek bir tahmin yapilmasi da hem
hastay: radyasyondan korumak ve hem de x-isiu diagnostik teknifini gelistirmek agisindan
onemlidir. Organ dozlar1 ya galisma esnasinda hasta lizerinde ya da insan egdegeri maddeden
yapimig fantomlar ile dogrudan &lgiilir veya Monte Carlo teknigi ve matematiksel fantom
kullanarak hazirlanmig ¢izelgelerden g¢aliyma kosullarina uygun olanlarimin kullamimasiyla
bulunur.

Doz &lglimleri, insan benzetigimini veren fantomlarla yapildiinda, Slglimler organlarin
belirli konumlarma yerlestirilen TLD lerle alinir. Ancak fantom kullaniminda baz sinirlamalar
vardir. Bunlar (i) pahali olmalar: (ii) yalmzca standart kadin ve erkegi temsil etmeleri ve (iii)
genelde fluoroskopik ¢aligmalarda kullanilamamalaridir. TLD ler, uygun fiziksel 6zellikleri ve
kiigiik boyutlari nedeniyle, doz dlgiimleri i¢in en uygun dedektdrlerdir. Ancak TLD ler arasindaki
dogal farkliliklar bazen gok fazla olmakta dolayistyla kullanilmalari durumunda doz Slgimlerinde
dnemli hatalar ortaya ¢ikmaktadir.

Doz hesaplarinda en fazla kullanilan yontemlerden bir tanesi yalmizca belirli
incelemelerde hedef organ ve (kemik iligi, ireme organlari, akciger, tiroid, g6z mercegi gibi) diger
duyarli organlar tarafindan alinan dozlarin saptanmasi ig¢in hazrlanan gizelgelerden
yararlaniimasidir. Bu yontemde hesaplar, standart insan i¢in viicudun ve duyarli organlarin
matematiksel benzetigimi ve M.C. (Monte Carlo) kodu kullanilarak yapilir. Boylece “organ
dozunun &lgiilebilen bir referans dozuna orani” olarak tammlanan bilyiikliikler hesaplanarak,
lglilebilen miktarlardan ilgili organ dozlari elde edilir. Ancak bu degerlerin kullaniminda
(isinlanan bolgenin bliylikligd, igmlama uzakh@i, x-ism sistemine ait HVL v.s. gibi) girig
parametrelerine dikkat edilmesi gerekmektedir.

Doz hesaplarinda kullarilan diger bir ydntem ise, literatiirde tamamen deneysel olarak
verilen “Doku Hava Orani” ( (Tissue Air Ratio (TARY)) degerlerinin kullaniimasidir.

Literatiirde, sagilma kesirleri ile ilgili galiymalar daha gok basitligi nedeniyle tek enerjili
kalem foton demetleri ve su, polistren ve lusit maddeleri kullanilarak yapilmigtir. Ayrica deney ile

teoriyi aym anda uygulayan galigmalar sinirhdir.



Bu g¢ahigma gok enerjili x-iginlar1 ve genis alan geometrisi ile hem deneysel hem de teorik
olarak, literatiirde ad1 gegmeyen bazi farkli maddeler igin de gerceklegtirildiginden Snemlidir.
Organ dozu hesabinda kullamlan “TAR” degerlerinin M.C. ydntemi ile hesaplar1 ve standart
protokollerin diginda bir organ olan gbz i¢in yapilan caligmalar orjinaldir. Ayrica teorik
hesaplarda kullamlan Monte Carlo ydntemi, lilkemizde ilk kez kapsamli olarak radyolojiye
uygulanmugtir.

Tezin ikinci boliimiinde, x-iginlarinin olusumu, madde ile etkilesmesi ve anjiyografide
sayisal gikarma teknigi hakkinda kisa bir bilgi verilmis, Giglincii boliimde ise gdriintll kalitesine
etki eden faktérler ile doz dlglim ve hesaplarinda kullanilan teknikler anlatilmugtir. Dﬁrdﬁnqﬁ
béliim, yapilan deneysel ve teorik galigmalari igermektedir. Boliimiin ilk kisminda, Oncelikle
fantom yapiminda kullanilan bazi maddelerin sagtcilik dzellikleri deneysel ve M.C. yontemleri ile
aragtrilmustir. fkinci kisimda ise doz 6lglim ve hesaplarinda kullanilan tiim teknikler ile
(Nazolakrimal direnaj sistemindeki tikanikliklarin dakriosistografi ySntemiyle teshisi ve balon
yontemiyle tedavisi sirasinda) gz merceginin aldigi radyasyon dozu belirlenmeye galigilmigtir.

Sonuglar ve tartigma her kisim igin ayrt ayr verilmistir.



2. X - ISINLARININ OLUSUMU VE MADDE iLE ETKIiLESMESI

2.1. X - Ismlarimn Olugumu

Elektrik enerjisini x-1ginina ve sicaklifa doniistiiren x~151m titpleri basitce, anod ve katot
olmak iizere iki elemandan olugur. Tiipiin negatif tarafim olugturan katot, kap seklinde bir
girintinin igersinde kiigiik bir tel sarimdan (flaman) meydana gelir. Katodun temel gérevi elektron
tireterek anoda odaklamaktir. Tiipiin pozitif tarafim olusturan anodun ise elektrik enerjisini x-
isinina doniistirmek ve olay sirasinde meydana gelen 1siy1 dagitmak gibi iki temel iglevi vardir.

X5 tilpiinde elektrik enerjisi, flamani 1sitarak termiyonik salma yoluyla elektron
{iretmek ve firetilen bu elektronlari anoda dogru hzlandirmak igin kullanilir. Bu nedenle x-1g1mm
tiipiinde iki akimdan s6z edilebilir, Birincisi katot flaman akimi, ikincisi anod - katot arasmna
yiiksek voltaj uygulandiginda ortaya gikan ve katotdan anoda akan akim (mA) dir.

Anodda hedef madde olarak, atom numarasi (Z=74) ve erime noktasmmn (3370 °C)
yiiksek olmasi nedeniyle genellikle tungsten kullanilir. Katotdan gelen elektronlarin anod lizerine
diistiili noktaya odak noktasi (focal spot) denir. Burada elektron enerjisinin ancak %1 i x-
iginlarina, geri kalani ise 1s1 enerjisine d6niigiir. Anod, {izerindeki 1s1 problemini azaltmak igin,
dakikada 2800 - 10800 devir yapacak sekilde dondiiriiliir (gekil 2.1).

Filaman Cam Tiip

Sekil 2.1 X-151m tiipii

Hizlt elektronlar x-1gim1 tiiplinlin anodunda iki farkh ydntemle x-1gim dretirler:
Bunlardan ilki elektronlarin hedef atomun ¢ekirdegi ile etkilesmesidir. Bir elektron bir gekirdegin
yakinindan gegerken gekirdegin pozitif yiikil elektronun negatif yiikiine etki eder ve onu kendine
dofru ¢ekerken yO8nlinil degistirir. Bu da elektronun ivmeli hareket yapmasina ve dolaysiyla



enerji kazanmasmna neden olur. Elektron tarafindan kazamlan kinetik enerji foton olarak
yaymlanr. Bu gekilde dretilen radyasyona “genel radyasyon” veya “frenleme radyasyonu”
(Bremsstrahlung) denir. Hedefe garpan demetteki elektronlar farklt enerjilere sahiptirler ve durgun
hale gelene kadar birgok etkilesme yaparak enerji kaybederler. Bu nedenle frenleme olayi ile
tiretilen radyasyonun enerji spektrumunda genig bir dagilim goriilir (gekil 2.2). Bu dagilimin

maksimum degeri elektronlarin hizlanma potansiyeline baglidir.
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Sekil 2.2. Toplam filtrasyonu 2.5 mm aliiminyum olan tungsten anodlu bir x-igim -
cihazindan 90 kVp de elde edilen tipik bir enerji spektrumu

ikinci tiir x-191n1 olugumu ise hedefe garpan hizli elektronlarin anod maddesinin ySriinge
elektronlar ile etkilesmesinin sonucudur. Bir atom uyarildiginda veya iyonize oldugunda normal
duruma donerken x-igim bolgesinde radyasyon yayar. “Karakteristik x-iginlar’” denilen bu
iginlarin enerji spektrumu gekil 2.2°de gériildiigii gibi kesiklidir.

X-ginlar tiiplinden gikan x-iginlari 8z (inherent) ve ek filtreleme olmak Gzere iki ayri
filtrelemeden geger. Oz filtreleme tiipii gergeveleyen cam ile, tiipli sofutmak amaciyla kullanilan
ve tiip ile koruyucu zirh arasinda bulunan yagin olugturdugu kalinliktir. Bu filtrelemeler yaklagik
1 mm Al’a egdegerdir (Adran and Crooks 1972). Gériintilye higbir katkis: olmayan diilik enerjili
x-1ginlarin, stirekli x-1ig1m spektrumundan uzaklagtirmak igin bu filtrelemeye ilave olarak birde ek

filtreleme yapilir.



Anoddan ¢ikan x-iginlarinin giddeti anod-katot ekseni boyunca sabit degildir. X-15im
siddeti, anoddan katota gidildikce artmaktadir. Buna ‘‘Heel etkisi’’ denir. Heel etkisi anod agisma
ve focal noktanin bltyikligne baghdir.

X-151n1 tiipiinden elde edilen enerji spekirumundaki fotonlarin sayis:

I~ mA . t.(&kVp) @1

ile orantilidir. Burada mA, t ve kVp sirasiyla tiip akimi, iginlama zaman ve tiip potansiyelidir. n
degeri ise dalga sekline bagh olarak 2.8 ile 3 arasinda degigir.

2.2. X - Isinlarmin Madde ile Etkilegmesi

Fotonlar madde iginden gecerken ya atomlarin gekirdekleri ya da ydriinge elektronlart
ile etkilesirler. Etkilesmede rol oynayan en onemli olaylar fotoelektrik sogurma, Koherant
Sagilma, Compton sagilmast ve ¢ift olusumudur. Bu olaylar sonucunda foton ya sofurulur veya
enerjisinin bir kismini maddede birakarak sagilir ya da hig enerji birakmadan orjinal yoniinden

sapar.

2.2.1. Fotoelektrik sogurma

Fotoelektrik olayda, gelen fotonun enerjisi atoma bagl elektronun baglanma enerjisini
biraz agarsa Sekil 2.3 de goriildiigii gibi foton elektron tarafindan sogurulur ve elektron serbest
hale geger. Bu yolla atomdan ayrilan fotoelektronun kinetik enerjisi sogurulan foton enerjisi ile
baglanma enerjisinin arasindaki farka esittir. Bu elektron ortamda ilerlerken ikincil iyonizasyona,
uyarmaya ve frenleme igmimina sebeb olur. Bununla birlikte teghiste kullanilan enerji
bélgesindeki fotonlar igin elektronun menzili genellikle ok kiigiktiir. (Ornegin suda, 100 keV’lik
fotonlar igin elektronun menzili 0.13 mm dir.) Bu yiizden fotoelektron enerjisinin ortam
tarafindan tamamen soguruldugu kabul edilir.

fyonize olmug atom birbiri ile yarisan iki olayla enerjisini serbest birakir. Bunlar x-1gim1
ve/veya Auger elektronlar1 yaymumdir. Auger elektronlar: etkilesmenin oldugu yerde hemen
sogurulur. Karekteristik x 1gmnlar ise, gelen ilk fotonun yaptid: gibi ¢arpigmalara sebeb olarak,
sonunda ya ortamdan kagar ya da ortam tarafindan tamamen sogurulur.



1. Fotoelektrom

3. Pozitif iyon

Sekil 2.3 Fotoelektrik olay

2.2.2. Koherent saciima

Bu etkilesmede radyasyonun dalga boyunda bir degisiklik olmaz, yalnizca yonii degigir.
iki tip koherent sagilma vardir, Thomson sagilmasi ve Rayleigh sagilmasi. Thomson sagiimasinda
etkilesme bir elektronla Rayleigh sa¢ilmasinda ise atomun tiim elektronlar1 ile olur. Diigiik enerjili
radyasyon bir atomun elektronlariyla etkilesirse onlar1 kendi frekansinda titregtirmeye baglar.
Titresen elektronlar ivmeli hareket yaptiklarindan radyasyon yayar ve sonugta atom eski kararl
haline geri doner. Etkilesmenin bu tipinde iyonizasyon olugmaz, g¢iinkii bir iyon g¢iftinin
olugabilmesi igin, atoma enerji transferi gerekir. Rayleigh sagilmasinda enerji transveri yoktur.

Yalnizca gelen radyasyonun yonii degisir (Sekil 2.4).
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Sekil 2.4. Rayleigh sagilmasi

Sagict ortamin bir molekiilit igin Rayleigh sagilma diferansiyel tesir kesiti



dGKoh dO"rho
= (v, Z 2.2
0 0 F(v,2) (22)

seklinde ifade edilir. Burada dQ = 2nsin® dO kati ag1 elemani, dOmomsen /dQ = ro*/2(1+cos0)

elektron bagina Thomson diferansiyel tesir kesiti ve
N
F(v,2) = X F(vZ) 2.3)

molekiil form faktoriiniin karesidir. 2.3 bagintisinda N, farkh atomlarin, n; ise molekiildeki aym

tiir atomlarin sayist, v de momentum transferini ifade eden ve E (1-cos®) << moc? igin

1.6
v=—sin— 2.4
ls > (2.4)

. 1
degerini alan bir degiskendir. 2.4 esitligi dalga boyu A = hc/E ve sin® = -—-2—\/1-0089

N

alinarak, sabit degerlerin de kullanilmasiyla
v= 29.1433(12)41 —cos®  (Angstrom ) 2.5)
mMeC

sekline girer. Burada moc? elektronun durgun kiitle enerjisidir. Verilen bir E enerjisi igin v’nin
degeri (8 = 0 da) sifirdan (6 = 7 de) vo = 29.1433(E / moc)N 2 degerine kadar degisir.

Atomik form faktoriiniin karesi, Fiz( v ,Z; ), enerji sofurmasi olmaksizin, atomun
elektronlarina geri tepme momentumu verme olasihigidir ve literatiirde verilmektedir (Hanson et al
1964 ,cromer and Waber 1974 ,Hubbel et.al 1975, Hubbel and Overbo 1979). Verilen bir Z igin,
v sifirdan sonsuza dogru artarken F(v , Z)’nin deferi, Z’nin bir maksimum degerinden sifira
" dogru hizla azalir (Chan and Doi, 1983).

2.2 bagmtist dQ ve dOmomson /d€2 degerleri yerine konuldugunda ,

dO’xoh _

3 nr:sinO(1 + cos? 0) F2(v(8), Z) ' (2.6)



seklini alir. Burada O, fotonun etkilesmeden &nceki ve sonraki y®nleri arasinda kalan sagiima

agisy, 1o ise klasik elektron yarigapidir.
2.2.3. Compton sagilmasi

Diisiik atom numarali maddelerde, enerjileri 30 keV ile 20 Mev arasinda olan fotonlar
igin Compton sagilmasi gok Snemli bir etkilegmedir. Sekil 2.5 de goriildiigi gibi Compton sagilma
olayinda serbest kabul edilebilen bir elektronla etkilesen bir foton, elektrona enerjisinin ve

momentumunun bir kismim aktararak orjinal ydniinden sapar. Sagilan fotonun g’ enerjisi ile 0

sapma agis1 arasindaki bagnti, elektronun serbest kabul edildigi koordinat sisteminde

E= E @.7)

1+ E > (1-cos6)
moc

seklindedir. Burada E gelen fotonun enerjisidir. E ve E arasindaki fark ise geri tepen elektronun

kinetik enerjisini verir.

1. geri tepen clektron

N

j .

2. sagilan foton

AN

3. pozitif iyon

Sekil 2.5. Compton sagiimasi

100 keV enerjide bir foton, Compton sagilmasi sonucunda elektrona maksimum 28
keV’ lik bir enerji transfer edebilir. Bu enerjiye sahip bir elektronun sudaki menzili ise yalmzca
13 mikrondur. Bu yiizden geri tepen elektronun enerjisinin etkilegme yerinde hemen soguruldugu
kabul edilir.
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Serbest elektronlar i¢in compton sagilmasinin diferansiyel tesir kesiti 1929 yilinda Klein
ve Nishina tarafindan, Dirac’in relativistik elektron teorisi temel alinarak agafidaki gekilde

verilmistir:

+ +

down 16 EyE B, 2o
Q —2( E)(E*'E.‘f'cos6 ) (2.8)

Serbest elektron diferansiyel tesir kesiti i¢ tabaka elektronlarinin diferansiyel tesir
kesitinden bilyiik, gevsek bagli valans elektronlarinin diferansiyel tesir kesftinden ise kiigiktiir.
Bu yiizden Compton sagiima olasilif: Klein-Nishina diferansiyel tesir kesiti ve Compton sagilma
fonksiyonu S(q,Z)’nin ¢arpimu ile ifade edilir. S(q,Z) faktdrii, bir foton bir atomik elektrona q geri
tepme momentumu verdigi zaman, atomun uyarilma veya iyonize duruma gelme olasihgim ifade
eder. Boylece elektronlarin baglanma enerjileri Compton diferansiyel tesir kesitinde hesaba

kattmis olur. v ile “momentum transfer fonksiyonu” da denilen q arasindaki bagintt
h. 6 :
=2hv =2—sin— 2.9
q 3 S0 2.9)
ile verilir. Dolaystyla Compton diferansiyel tesir kesiti S(q , Z) yerine S(v, Z) alinarak

dO'C dO'](N
D =—==8 v, /4 2.10

seklinde yazilabilir. Literatiirde biitiin elementlerin Compton sagilma fonksiyonlar1 verilmigtir
(Hanson et al 1964, cromer and Waber 1974, Hubbel and Overbo 1979). Compton olay: igin, bir
molekiiliin diferansiyel sagilma tesir kesiti molekiildeki tiim atomlar Gizerinden toplanarak elde
edilir:

docem _ dow

2.11
o g =M @11)

Burada
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Su(V)= imsi(v,zi) 2.12)

sagict ortamin bir molekiilii igin Compton sagilma fonksiyonudur (Chan and Doi 1983, Morin
1988).
2.11 denkleminde d€2 ve doxn /dQY degerleri yerine konuldugunda

9_0_00-“_ 2 _E E E 20 _
) = qur Sin(0)( E)(E+E.‘*-cos9 DS (V) (2.13)

elde edilir. Burada 0, fotonun etkileymeden 8nceki ve sonraki ydnleri-arasinda kalan sagilma

agisidir.
2.2.4. Cift olugum

Enerjisi 1.02 Mev’den biiytik olan bir foton, bir atomun gekirdegi ile etkilestifinde yok
olur ve onun yerine bir elektron - pozitron ¢ifti olugur. Bir elektronun kiitlesi 0.51 Mev’e esit
oldugundan ¢ift olusumun afwr bir gekirdek yakininda gergeklesebilmesi igin minimum foton.
enerjisinin 1.02 Mev olmasi gereklidir. Bu tip bir etkilesme diagnostik enerji araliinda sbz
konusu degildir.
2.3. X - Isinlarimim Azalimu

Bir x-151n1 demetinin dx kalinlifinda bir maddeden gegtikten sonra giddetindeki azalma

-dI = pldx (2.14)

ile verilir (Sekil 2.6). Burada I, x 1511 demetinin giddeti, p ise “linear sogurma katsayisi” adi
verilen (maddeye ve foton enerjisine bagli) bir bitydkliktiir. 2.14 bagntisinin integre edilmesiyle

[=[pe ™ (2.15)

azalim kanunu elde edilir. Burada Iy ve I demetin baglangigtaki ve madde iginde x kadar yol
aldiktan sonraki siddetidir.
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Calismalarda genellikle lineer sogurma katsayisi yerine p yogunluklu bir madde igin
(Wp) olarak tamimlanan “kiitle sogurma katsayisi” kullamilir. Lineer ve kiitle sofurma
katsayilarin cgs ve SI birimleri sirasiyla (1/cm, 1/m) ve (cm*/gr, m*/kg) dir. Diger tarafian

sogurma ile ilgili caligmalarda
Po _ By By 2.16)
p p E

seklinde verilen kiitle sofurma katsayist kullanilir. Bu bagintida E,, etkilesme bagina sogurulan

ortalama enerjidir.

y

Gegen fotonlar, I

Ty Sagilmig fotonlar

Sekil 2.6. dx kalinhigindaki maddeden gegen x-1ginlarinin azalimi

2.4. Anjiyografide Sayisal Cikarma Teknigi

Kan damarlarinin radyografide goriintiilenmesi, x-iginlarimin kan ve etrafindaki
yumusak dokuda sogurulmalarimin g¢ok kiigiik olmast nedeni ile zordur. Klasik anjiyografide,
kontrast maddenin genelde bir kateder yardimi ile kan damarlarmna verilmesi sayesinde x-
iginlarinin bu iki tabakadaki sogurulmalar arttirilarak damarsal yapinin goriintiisti elde edilir.

Kemik ve dokuya ait yapilar kontrast madde igeren damarsal yapiy1 gevreleyerek onun
ayrintih gériintiilenmesini engellerler, bu nedenle damarsal yapimn yiiksek kontrastaki gériintiist

cevredeki bu goriintiilerin ¢ikarilmasi ile miimkiin olur.
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Bilgisayarlarin, analog goriintiileri sayisal (digital) hale getirmeleri ve hafizalarinda o
sekildle muhafaza etmeleri mimkiindiir. Bdylelikle matematiksel bir desen haline gelen
goriintiilerde iglem yapma olanagi ortaya ¢ikar. Bilgisayar goriintiideki istenmeyen kisimlari
ortadan kaldirabilir. Bagka bir ifade ile kemik ve dokuya ait bilgiler kontrast madde igeren
bilgilerden ¢ikabilir. Bu igleme “Anjiyografide Sayisal Cikarma” [Digital Substraction
Angiography (DSA)] Yontemi denir.

Kontrast madde igermeyen goriintiilerin igerenlerden ¢ikarilmasini saglayan
y6ntemlerden birisi “Zamana bagh ¢ikarma”dir. Bu y8ntemde, kontrast maddenin verilmesinden
once alinan goriintdi, maddenin verilmesinden sonra alinan goriintiiden bilgisayar yardimt ile
gtkartilir. Bu goriintiilerin farkli zamanlarda alinmasi nedeni ile ydntem “Zamana Bagh Cikarma”
adini tagir ve ii¢ yOntem igerir.

a) Puls Tipi Goriintiileme: Kemik, doku ve damarsal yapilar: igeren goriintii (maske),
kontrast madde verilmeden once elde edilir ve sayisal hale getirilerek bilgisayarda saklamir. Daha
sonra kontrast madde enjekte edilerek yeni goriintiiler (kemik, doku ve kontrast madde igeren
damarsal yapi) saniyede 1-2 hiz1 ile alinir ve bilgisayara aktarildiktan sonra maske goriintiistinden
cikarilir.

b) Devamli Goriintiileme: Bu yontemde, bir 6ncekine benzer olmakla beraber en
Snemli Szellik galipmanin, siirekli x-15tm kullanilarak yapilmasidir. Birbirini izleyen gériintiiler
arasindaki zaman farkinin ¢ok az oldugu dinamik ¢aligmalarda bu teknik kullanilir.

¢) Zaman Araliklarinda Cikarma Yontemi: Floroskopi galigmalarinda uygulanan bu
metodda maske goriintiisii zamana bagh olarak degisir. Bir hafiza, maddenin verilmesinden sonra
T, amindan itibaren alinmis N tane goriintilyil depolarken ikinci hafiza da T, anindan itibaren
alinmig N tane goriintiiy(t depolar. Sonra bu goriintiiler yeni ¢ikarma igin toplamurr. Maske her
goriintil i¢in degisir ve kontrast maddenin siirekli goriintiilenmesi yerine ani degisimleri elde edilir;

yani her goriintii bir sonraki i¢in maske olarak gérev yapar.

2.4.1. Sayisal Cikarma Sistemi

Sayisal Cikarma galigmalarinda griintli kalitesinin en iyi sekilde olmasi igin bu sistemi
olusturan ve gekil 2.7 de gdsterilen tim kisimlarin bilyiik bir uyumla ¢aligmasi gerekir.

X-1s1n1 tiibil ve jeneratdrii:

Bilindigi gibi jenerator tiibe gerekli enerjiyi veren yiiksek voltaji saglar. Bilhassa
kantitatif ¢ahigmalar igin tiip ¢tkiginin gahigma boyunca degismemesi gerekir. Pulslar arasindaki
farklar 3 faz 12 puls veya sabit gerilim jeneratdrii kullanilarak en aza indirilebilir. Focal
noktasinin bilyiikligi ise 0.6 - 1.2 mm arasinda degisir.
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Is1k Goriintilsit Video Sinyali
X-151n Gorinti Optik ™V | Log
Tiibi Hasta Siddetlendirici Sistem Kamera| |*PC Amplifikator
Jenerattr
Video Teyp
Kayit
Video
Prosesdr
Video Disk
Kayit
Gosterici
Unite
Gorlintts
Islenmesi
Sekil 2.7. “Sayisal Cikarma Sistemi”nin genel diagrami
Goriintii Siddetlendirici:

Gorlintl siddetlendirici ylksek kalitedeki goriintlilerin alinmasimi saglar. Sekil 2.8 de
gOrilldiigti gibi goriintli siddetlendirici, giris fosforu, (CsI) fotokatot, odaklama plakalan,

hizlandiric1 anod ve ¢ikig fosforundan olugur.

Bu kismin ¢ahigma prensibi kisaca s8yledir: Hastadan gelen x-iginlar1 giris fosforunda
sogurularak isik fotonlarina doniisiir. 15, 23 cm yarigapinda giris fosforlar1 oldugu gibi 35 cm
yarigapinda olanlart da vardir. Fotokatoda ¢arpan bu 15k fotonlar, fotoelektronlarin
yaratiimasina neden olurlar ve bu elektronlar huiziandirma anodu ile ¢ikiy fosforuna dogru baytik
bir lzla ve odaklayici plakalarin da yardimi ile yonlendirilirler. Cikig fosforuna garpan
elektronlar burada goriintilyii verecek 151k fotonlarina dSnisiirler. Yani, girig fosforu tizerindeki x-
1g1n gdriintiistl, fotokatotda elektron gdriintistine ve daha sonra ¢ikis fosforunda tekrar 151k fotonu

goriintiisi haline gelir.
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Cikis Fosforu
Anod

Bosaltiimig
Cam Tip

Elektrostatik
\ Mercek

& Elektron

, N Demeti
\K \\ _,/ -
\—/{ Fotokatot ve

Girig Fosforu

i

Sekil 2.8. Gériintii siddetlendiricinin yapisi

Gorlintiniin  bozulmamasi1 i¢in tim fotoelektronlarin aym uzakhi@ katetmesi
gerekmektedir. Girig fosforu bu nedenle konveks bir yapidadir. Giristeki goriintii ters olarak ve
kiigiilerek ¢ikiga yansir. Cikis fosforu giimiis aktive edilmis g¢inko-kadminyum siifitten
yapimigtir. Salman 151tk fotonlar1 girige gbre SO kat fazladir. Bu nedenle goriintiiniin istatistik
kalitesi gok iyidir. Bu kademede griintii bir optik sistem yardimu ile gbzlenebilir.

Optik Sistem:

Bir takim merceklerden olugan bu kisim, goriintii giddetlendiricinin gikig fosforundaki
151k goriintiisiini televizyon kameranin 15182 hassas bolgesine yonlendirir.
Televizyon Kamera:

Bu kamera goriintii siddetlendiricinin ¢ikig fosforunda olusan goriintiiniin, bir seri
elektrik sinyallerine gevrilmesini saglar.
Otomatik Kazang Kontrollii Amplifikatdr :

Bu yiikselteg ile sistemin dinamik aralifi kapasitesi artirilir. Gerek doku farkliiklar
gerekse galigma esnasinda hastanin yeniden pozisyonlanmasi x-iginlarinin hastada absorbe edildigi
miktar1 degistirir ve goriintiideki parlaklik ya da video sinyalinin bilyikligl azalip gogalir.
Gerekli diizeltme ya video sinyalinin tepe voltajini onceden belirlenmis bir defere getiren

elektronik ayarlama veya daha zor olan x-1g1n tiipliniin gikiginin ayarlanmas: ile gergeklestirilir.
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Logaritmik Amplifikatr:
Bu kisim, TV kameradan ¢ikan video sinyalini logaritmik olarak isler. B8ylece dogru

hale getirilen bu sinyaller ile kontrast maddenin homojen gdriintiilenmesi saglanar.
Anolog-Sayisal Cevirici:
Bu gevirici, anolog goriintiileri bilgisayar tarafindan kabul edilebilmesi igin, sayisal
(dijital) hale getirir.
Video Gériintii Islemcisi:
Bu kisim, maske ve kontrast gériintiilerinin, giiriiltiinin azaltilmas: igin toplanmalars,

maske ve kontrast goriintiilerinin gikarilmas: ve sonug goriintiilerinin kalitesini artiran islemlerin
yapilmasini gergeklestirir.
Goriintiilerin Depolanmasi:

Elde edilen goriintiler bu kisimda kisa veya uzun siireli olarak saklanabilir. Sayisal
goriintiiler disklere, Anolog goriintiiler ise yiiksek kalitedeki video disklerde depolanabilir.
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3. TESHIS ( DIAGNOSTIK ) RADYOLOJiSi

lyi bir radyografik teknik gerekli tiim bilgileri igeren bir gériintii olusturmali ve hastaya
miimkiin olan minimum dozu vermeli, yani, goriintii kalitesi / hasta dozu oram maksimum
olmalidir. Goriintii kalitesi ve alinan doz, hasta anatomisi, tiip voltaji, filtrasyon, demet capy,
iginlanan alanin biiyiikligi ve derinlii, phantom-detektdr uzakhi ve goriintliyli kaydeden
sistemin duyarlihgt gibi parametrelere baglidir. Parametrelerin herhangi birindeki degigim

sonuglar1 onemli Slglide degistirdiginden bunlarin saptanmasi kolay degildir.

3.1, Goriintii Kalitesine Etki Eden Faktorler: Sacilan Radyasyon

Sagilma yok Sagilma var

Kontras = 100% Kontras = 25%

Sekil 3.1. Sagilan radyasyonla goriintii kontrastinin azalmasi

Viicuda giren x-1ginlari, enerjilerine, yogunluga ve atom numarasi ( Z ) farklilifina gore
ortamda etkilesmeye girerler. Sonugta vilicudun g¢ikigina konulan, lizerine gbriintiinlin alinacags
dedektdre (film yada goriintil giddetlendiricisi) ulagirlar. Viicutta higbir etkileyme yapmadan direk
olarak filme ulagan fotonlar ile farkli yollarla etkilesen fotonlar bu gdriintllyli meydana getirirler.
Ornegin, atom numarasi ve yogunlugu yumusak dokuya gore daha fazla olan kemik yapilar
fotoelektrik olay ile ¢ok daha fazla foton soguracaklarindan gdriintll izerinde yumusak dokuya
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gore bir kontrast olugtururlar. Benzer gekilde atom numarasi ve yogunlugu ayni olan yapilar da,
farkl kalnlikta iseler birbirlerinden ayr1 kontrasta goriintiilenirler. Film {izerindeki bu kontrast
farkliliy siyah-beyaz arasinda gri’nin tonlart geklindedir (Sekil 3.1). Ancak vilcut igersinde
Compton etkilesmesi yapan fotonlarin da filme ulagmasi olasidir. Bu fotonlar yanhs pozisyon
bilgisi igereceklerinden gdriintii kontrastini bir bagka ifade ile gbriintli kalitesini bozarlar. Viicut
digindaki cisimlerden de kaynaklanabilecek bu fotonlara “sagilan radyasyon” denir. Sagilan
radyasyon {izerinde etkili olan en Snemli faktdrler ise 1ginlama alani, iginlanan kismin kalinh@ ve
tiip voltajt (kVp) dir (Sprawls,1987). Bu sagilan iginlarin etkilesmesinin incelenmesinde,
radyasyonun sagilim ile ilgili spektral ve agisal dagilimlar, sagilma kesirleri gibi veriler

gereklidir.
3.1.1. Sagilan radyasyonu dnleme yontemleri

Sagilan radyasyonun olusumu tizerinde kontroliimiiz ¢ok fazla olmadiindan, bunlarin -
film iizerine dilgmesini engelleme yollar1 aranmalidir. Bunlar 6zetle sunlardur:

(a) Hastadan Once:

1) Isinlar hastaya gelmeden 6nce x-igim demetinin geklini ve bilyiikliglinii kontrol
etmek amaciyla, (i) delikli diyagramlar (ii) koniler ve silindirler (iii) kolimatdrler kullanmak.

2) kVp’ yi azaltmak. Ancak, bu y6ntem hastain aldi1 dozu artiracafindan tavsiye
edilmez.

(b) Hastadan sonra:

Sagilan radyasyonun filme ulagmasimin engellenebilmesi igin bazi y6ntemler vardir.
Bunlardan engok kullamlanlar: sunlardir:

1) Izgara (grid) teknigi: Gridlerin amaci, sagilan radyasyonlar sourarak daha iyi bir
goriintii elde etmektir. Hasta ile film arasina yerlestirilen gridler, birbirlerinden diigiik yogunlukta
madde tabakalart ile ayrilan seri halde kursun geritlerden olugurlar.

2) Hava aralifi (air gap) teknigi: Bu yontemde, hasta filmden biraz uzaklagtirilir.

Bdylece filim {izerinde sagilan radyasyonun siddeti azaltilmig olur.
3.1.2. Sagilan radyasyonu dlgme yontemi: sacilma kesri

Teshis radyolojisinde goriintii kalitesini etkileyen en 6nemli faktSrlerden birisi, hasta ile
fotonlarin etkilegmesi sonucu olugan sagilmig fotonlardir, Hastay1 boydan boya gegerek goriintil
diizlemine ulagan x~ginlarinin sagilmig ve sagilmamus (etkilesmeden hastay: gegen fotonlar) olmak
lizere iki bilegeni vardir. Sagilmig fotonlarin goriintii kalitesi Gizerindeki etkisini belirleyebilmek
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igin, bu iki bilegenin degerinin bilinmesi gereklidir. Gegmis galigmalarda sagilmig radyasyonun
goriintl kalitesi {izerindeki etkisi, agagidaki gibi tanimlanan F sagiima kesri ile ifade edilmigtir
(Dick and Soares 1978,Barnea and Dick 1986):

F =N,/ (Nu+Ny) G.1)

Burada Ngve N, sirasi ile gbriintii diizlemi fizerinde bir noktada sagilmig ve sagilmamig foton
sayisidir. Sagilma kesri , madde ilizerine gelen x-igim demetinin E enerjisine ve W ¢apina,
maddenin L kalinlifina, Z atom numarasina, p yogunluuna ve goriintii diizlemi ile maddenin

¢ikig yiizeyi arasindaki H mesafesine baghdir.
3.2. Radyasyon Doz’u

Tiim insanlar yagamlari boyunca kozmik iginlardan, dogal ve yapay kaynaklardan
siirekli olarak iginlanmaktadirlar. 1895 yilinda Alman bilim adami Wilhelm Rontgen tarafindan
x-igtnlarinin kegfinden ve radyasyon yayan cihazlarin tip alaninda kullanilmaya baglanmasindan
hemen sonra, radyasyonun bedensel ve kalitsal etkiler meydana getirdigi anlagilmig, bu etkilerin
belirlenebilmesi i¢in de sofurulan dozun ve iginlama dozunun dozimetrik sistemlerle tayin

edilmesi zorunlu hale gelmistir.
3.2.1. Isinlama ( Exposure )

Yalmizca x ve gamma iginlan i¢in tamimlanan iginlama, radyasyon demetinin bir
ozelligidir ve sofurma dozunu ifade etmez. Isinlama 8zel birimi “Rontgen”, SI birimi ise “C/kg”
dir. Rontgen 1 kg havada 2.58x10* C luk + ve - iyonlar olugturan radyasyon miktaridir. Bu

durumda
R=2.58x10"C/kg

veya
1 C/kg=3876 R

dir. Bir iyon gifti 1.602 x 10" C’luk yiik tagir. Buna gore bir kg havada olugan iyon giflerinin

sayis1 1.611 x 10" dir. Havada bir iyon gifti olugmas: igin igin gerekli olan ortalama enerji
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5.416 x 10" Joule diir. Bu durumda 1 Rontgenlik 1ginlama sonucu bir kg havada sogurulan
enerji 0.00873 Joule’e esit olur. Isinlama genellikle, 6lgiim noktasina konulan bir “iyon odas1” ile
Slgiiliir.

Bir x-1sim kaynagindan, A cm’® ’lik bir alana N tane tek enerjili foton geldiginde,

havadaki iginlama Réntgen biriminde

_NE pap(E) 1.6x10™ (erg/ keV)
\

A o G0t g rad)0.873(rad / R)

X (3.2)

seklinde yazlabilir. (Chan and Doi, 1984). Burada E keV olarak gelen foton enerjisi ve
(ts(E)/P)ava E enerjisinde cm?/gr olarak havamin kiitle sogurma katsayisidir. Cok enerjili bir

foton demeti i¢in havadaki 1ginlama, 3.2’nin E enerjisi tizerinden integrali alinarak

1.6x10° (erg / keV)

3.3
" 100(erg / g. rad)0.873(rad / R) 3-3)

g JOCE) . 14 (E)
X = [fmex o2 B

seklinde elde edilir. Burada ¢(E)/dE, dE enerji araliinda birim ylizeye gelen foton sayisidir.
3.2.2. Sogurulan doz
Insan viicudu, iizerine gelen radyasyon enerjisinin bir kismmi sogurur. Sogurma,

radyasyonun giricilik 6zelliligine, isinlanan organin yogunluguna ve bilyikligtine (sekil3.2)
baglidir (Jankowski 1984).

Toplam doz ( 600 gr rad )
0.33 rad 0.5 rad
1200 gr

1800 gr

Sekil 3.2. Sogurulan doza organ bilyiikligiintin etkisi
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Sogurulan doz, viicut dokusu igersinde §zel bir noktada sogurulan radyasyon enerjisinin
miktar1 (konsantrasyonu) seklinde ifade edilir. Bir x-igimi demetinin giddeti kesim 2.3 de -
belirtildigi gibi sogurmadan dolay: viicudu gegerken azalir. Ancak demetin iginden gegtigi biitiin
dokular ayn1 dozu sofurmazlar. Girig yiizeyine yakin dokularda sogurulan doz, daha derinlerde
sogurulanlara gére gok daha fazladir. Radyasyonun yaptifi hasar, radyasyondan alinan enerjinin
sogurulmasina baghdir. Dozun &zel birimi “Rad”, SI birimi ise “Gray” dir. “Rad” maddenin 1
gramina 100 erglik, “Gray” ise 1 kilogramia 1 joule’liikk enerji veren radyasyon miktan olarak

tanimlanir:

1 rad = 100 erg/gr
1Gy=11Jkg
=100 Rad.

fginden tek enerjili bir foton demeti gegen bir madde tarafindan sogurulan doz (Rad

olarak)

D. = E. 1.6x107(erg/keV)
" AAdp 100(erg/ g rad)

(3.4)
ile verilir. (Chan and Doi 1984). Burada A ve Ad strastyla (cm® ve cm olarak ) maddenin ytizey

alami ve kalnligs, p (gr/em® olarak) yogunlugu, Er ise (keV) olarak bu hacim igersinde sogurulan

ve

Er= A.Y(E). E.p.Ad.(pa(E) /p) (3.5)

esitligi ile verilen enerjidir (Johns 1983). 3.5 bagntisinda ¢(E) cm’ yiizeye diigen foton sayisi,
Uay/p ise maddenin E enerjili foton igin kiitle sourma katsay1sidir,
Cok enerjili bir foton demeti durumunda sogurulan doz, 3.5 esitligini 3.4 de yerine

koyup E enerjisi lizerinden integral alarak elde edilir:

D= gam__d“;f) E(————u“’;E) .dE (3.6)

Burada Epex spektrumdaki fotonlarin maksimum enerjisidir.
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3.2.3. Sogurulan doz ile isinlama arasindaki bagmmti: doniisim faktorii

Tek enerjili fotonlar igin, sogurulan doz ile 1ginlama arasindaki bagmnt1 3.2 ve 3.4
denklemlerinden

[p'ab(E)
=Du_og73—P - (rad /R) 37
f= x O [P'ab(E)]m a .

seklinde elde edilir. Teghis radyolojisinde kullanilan gok enerjili bir demet igin ise 3.3 ve 3.6

denklemlerinden
do(E E
R e A (M), ap
f=-2=0873 (rad / R) (3.8)
d¢(E E
X J‘o max ¢( )E(“ab( ))HavadE

bulunur. Burada Dy rad olarak maddede sogurulan doz, X ise Rdntgen olarak 1sinlama dozudur.
kVp, HVL ve maddeyle degisen f oranina, (iginlama dozundan sogurulan doza) “donliglim
fakt6rii” adi verilir (J.Seuntjens et.al. 1986). 3.8 bagintisinda {Uw(E) / plv ve [MaXE). / Pluava
sirastyla maddenin ve havanin E enerjisinde kiitle sogurma katsayilaridir. Eger f ve (serbest hava

odali dedektdr veya TLD ile dlgiileben) Rontgen olarak X degerleri biliniyorsa
Du=f.X 3.9)

bagmntisindan madde tarafindan sogurulan doz rad cinsinden hesaplanabilir. Hava i¢in f’in deferi
0.873 (rad/R) olduguna gore, X Rontgenlik bir iginlama sonucu havada sogurulan doz

D=0.873.X (3.10)

rad dir.
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3.3. Doz Olgiim ve Hesablarmda Kullanilan Teknikler

Bir hasta, foton demetinin niine yerlegtirdiginde fotonlar, sofurma ve sagilma olaylart
yaparak demetin ozelligini (enerji, siddet vb.) degistirirler. Bu degisiklikleri inceleyebilmek igin
deneyler, hasta yerine fantom kullamlarak yapilir. Fantom maddesinin, doku ile ayni yogunluga
ve Ozelliklere sahip olmasi yani doku ile aym sekilde fotonlar1 sagip, sofurmasi istenir. Yapilan
galismalar, su ve yumugak dokunun fotonlar1 sogurma ve sagma 6zelliklerinin aym oldugunu ve
bu nedenle birbirlerinin yerine kullanilabileceklerini gostermigtir. Bununla birlikte, hastanin
radyasyona duyarlt belirli organlarmin aldigt dozlar 6lgiilmek istendiinde, doku egdegeri
maddeden, insanin anotomik yapisina uygun olarak yapilmig fantomlar (anthropormarphic
fantomlar) kuilamlir.

Organ dozlari, iginlama esnasinda Termoliiminesans dozimetriler (TLD)Kron et.al
1993) veya iyon odalari yardimiyla dogrudan dogruya Slgiilebilir veya radyolojik faktorlerin
(kVp, mAs, demet alani vs. gibi) bilinmesi sartiyla doku-hava orani ( TAR ) de@eri kullanilarak
yada Monte Carlo ybntemi ile dolayli yoldan hesaplanabilir (Maccia 1988).

3.3.1. Dogrudan 8l¢iim

Bir X-igimt ¢aligmasi esnasinda, hastanin deriye yakin organlarinin (g6z, gogis, testis
vb.) aldif1 dozlar, hasta derisinin veya insan egdeferi fantomun izerindeki bir veya birkag
noktaya dozimetreler yerlestirerek &lgiilebilir. Direk Olglimiin baglica avantajlarindan biri
minimum ek bilgiye ihtiyag duymasidir. Dogrudan doz Sigiimiinde iyon odah dedektérler veya
Termoliiminesans dozimetreler (TLD) kullanilir. Yeterince kiiglik olmasi ve hasta derisine kolay
tutturulabilmesi nedeniyle direkt Slgiimlerde kullanilan en uygun ybéntem TLD’dir (Rogers 1969,
Cember 1983 ).

3.3.1.1. Termoliiminesans dozimetre ( TLD )

Termoliiminesans, kristale verilen enerjinin, kristal isitildifi zaman optik radyasyon
seklinde geri yaymlanmast olarak tanimlanur.

“ Tek kristal” yapiya sahip bir katimin enerji band yapisi sekil 3.3a da goriilmektedir.
Burada valans bandi, bagli durumda bulunan, iletkenlik bandi ise kristal 6rgil iginde serbestge
hareket edebilen tiim elektronlar1 igermektedir. Iletkenlik bandi ile valans band araliginda,
kuantum teorisine gore yasaklanmig olmasina ragmen kristaldeki yap1 bozukluklar veya kristal

iginde yabanc: atomlarin bulunugundan dolay: meydana gelen ara enerji durumlar vardir. Bu ara
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enerji durumlar holler veya elektronlar igin tuzak olarak davranmaktadir. Kristalin radyasyonla
uyariimasi sonucu bu ara durumlara gegen holler veya elektronlar sekil 3.3b de goriildiigi gibi bu
tuzaklara yakalamirlar. Bu sekilde uyarma enerjisinin bilyiik bir kismu kristalde depo edilmis olur.
Kristal isitilinca, tuzaklanmis holler veya elektronlar tuzaklardan kurtulur ve daha
diisik enerji durumlarma donerken enerji farkim igik fotunu olarak digari yayarlar (sekil 3.3c).
Kristalden yayimlanan igtk miktar1 tuzaklardaki elektron ve hollerin sayisi ile orantilidir.

Yayimlanan 15tk miktarimin dl¢iilmesi ile katimin sogurdugu radyasyon Slgiilmiis olur (Horowitz

1981).
-‘a 7 X 1gmlan
[LETKENLIK BANDI ILETKENLIK BANDI ILETKENLIK BANDI
j ELEKTRON E rJ-\f-'
\2/ \*/" TuzaKLARI \%/ \2/ TL
YASAK ENERJI BOLGES! —\:Ir‘" —\:/'— FOTONU
HOL
_/(—’\—TUZAKLARI _/;';\_—
VALANS BAND l
VALANS BAND VALANS BAND
-

() (b} (c)

Sekil 3.3.(a) Tek kristal yapiya sahip katmin enerji band diyagrami. (b) Radyasyon ile uyarilan
kristalde olugan serbest elektronlar ve hollerin tuzaklanmas. (c) Isitma sonucu
yeterli termal enerji alan tuzaklanmis elektronlarin daha diigitk enerji durumlarina
ddnmeleri halinde 151k fotonu yaynlanmasi

Dozimetre, radyoaktif kaynaktan veya x-iginlari kaynaklarindan gikan iginlari ve bu
kaynaklar gevresinde galisan insanlarin aldiklari radyasyon miktarini tayin etmeye yarayan bir
diizenektir. Bu diizeneklerden, temeli termoliiminesansa dayananlara termolliminesans dozimetre
(TLD) denir. Bu tip dozimetrilerin esasi yukarda anlatildig: gibi, x-igmlar1 veya radyoaktif
kaynaklardan gikan 1ginlarla 1ginlanan, termoliiminesans dzellik gdsteren kristalin bir miktar enerji
sofurmast ve isitilinca bu enerjiyi optik radyasyon (termoliminesans igima) seklinde geri
yaymnlamasi olaymna dayanir. Termoliiminesans 15ima giddeti, zamanin veya sicakligin fonksiyonu
olarak ¢izilebilir. Buna da TLD’nin igima efrisi denir. Bu efrinin geklini etkileyen en dnemli
faktorler, kristalin’nin tiirli, gekli ve biyiikligli, 1ginlama diizeyi, 1sitma hizi, radyasyon tipi,
kristalin firinlanmasi, ismnlamp okunmasi arasinda gegen ve kullanilan kayit aletidir. Isima
egrisinde, kristal tuzaklarimin farkli enerji seviyelerinde bulunmalarindan dolayi, birden fazla pik
olabilir. Dolaysiyla piklerin sayisi kullamlan kristale baghdir. Egrinin altinda kalan toplam alan
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ise kristalin maruz kaldif: radyasyonla ve aym zamanda sitildiginda yaydigi 1sik miktariyla
orantilidir.

Biitiin kristaller, sicaklifa bagli olarak termoliiminesans dzelliklerinde bazi degigiklikler
gosterirler. Radyasyona kargi duyarliliklarim arttirmak ve biitin tuzaklarim bosaltarak tekrar
kullanilmalarimi  saglamak igin kristallerin firinlanmalar1 zorunludur. Firinlama iglemi,
isinlamadan 6nce ve sonra olmak iizere iki tirliidiir. Kristal isinlamadan 6nce radyasyona
duyarhlig artirmak, sinlandiktan sonra (okumaya gegmeden 6nce) ise istenmeyen TL sinyallerini
ortadan kaldirmak i¢in firinlanir ( Cameron 1968).

TLD olarak kullanilan kristallerden bazlari Lityum fluorit (LiF), kalsiyum fluorit
(CaF3), mangan ile aktive edilmig kalsiyum fluorit (CaF, :Mn), kalsiyum siilfat (CaSO, :Mn),
lityum baret ve alliminyum oksit (Al; O;) dir. Bunlar arasinda en yaygin kullanilam etkin atom
numarasi dokuya egdeger olan LiF kristalidir. Dokunun etkin atom numaras1 7.42, LiF iin ise
8.14 diir. Ayrica LiF (TLD-100) kristalinin 1ginlama dozuna olan cevabi 10 mR ile 1000 R
arasinda dogrusaldir, 30 keV ile 1 MeV arasinda radyasyona verdigi cevap farki ~1.25% ve oda
sicakliginda dozimetri piklerinde gdriilen azalma yilda yaklasik 5% dir (Gartia et.al. 1980).

~ 190°

ISIK YAYINIMI ( TL )

J'Vl ] 1 |
! ] T 1 ] ]

16
ZAMAN (sn)

Sekil 3.4. 400 °C de bir saat tavlandiktan ve 100 rad’da iginlandiktan sonra
bir (TLD-100) LiF fosforuna ait 1ij1ma egrisi
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Sekil 3.4°de goriildiigll gibi, LiF kristalinin 151ma egrisinde, farkli sicakliklarda, farkli
yar1 dmiirlere sahip bey pik vardir. Kristal 400 °C de bir saat tavlandiktan ve 1ginlandiktan sonra
okuma 30 dakika geciktirilirse birinci pik tamamen ortadan kaybolur. Ciinkdi birinci pikin yar
dmrii on dakikadur. Ikinci pikin yari 6mrii on saat, {glincii pikin yar1 8mrii alt1 ay, dérdtincii pikin
yar1 6mril yedi y1l ve besinci pikin yar1 8mril ise seksen yildir. Agikga goriildiigii gibi birinci ve

ikinci pikler kisa yar1 dmiirlerinden dolayi, rutin dozimetre galigmalar: igin uygun degildir.

TLD fosforlarnin kalibrasyonu:

Bir TLD okuyucusu, bir kristali isitir ve ortaya gikan 1g1k fotonlarimin siddetini dlgerek
sonucu nc (nanoCoulomb) olarak verir. Isik fotonlarimin siddeti kristalin maruz kaldig
radyasyonun miktart ile dogru orantili olarak degisir. TLD fosforlarmin sonuglarini
kullanabilmek igin, 1 nc’un hangi miktarda bir iginlanmaya karsilik geldiginin yani kullamlan x-

151 cihazinda TLD fosforlari igin bir kalibrasyon degerinin bilinmesi zorunludur.

3.3.1.2. iyon odalan

Radyolojide doz 6lgmede en stk kullanilan diger bir diizenek de iyon odalaridir. Bu
diizenekde, x-iginlarinin bir gaz igerisinden gegmesi sonucunda meydana gelen iyonlardan
faydalanilir. Dedektdriin merkezinde pozitif yiiklii anod ve bunun gevresinde negatif yiiklt katot
bulunur. Dedektdr igersinde, bir gerilim kaynag tarafindan uygulanan elektrik alam yardimu ile,.
x-1ginfarmin ortaya gikardigi negatif ve pozitif iyonlarin elektrodlar {izerinde toplanmas: saglanir.
X-ginlar tarafindan olugturulan negatif iyonlar elektrik alanindan dolay: hizla anodda ve pozitif
yiiklii iyonlar da katotda toplanir. Bu durum anod ile katot arasinda kiigiik bir elektrik akiminin
gegmesine neden olur. Bu akimin 6lgiilmesi ve kalibrasyonuyla da iginlama Réntgen olarak

okunur.
3.3.2. Dozun dolayh hesabi

Deri yiizeyinden daha derinlerde ve X-151m1 demetinin merkezi ekseni iizerinde bulunan
organlarda sogurulan dozlar, hastanin fiziksel 6zellikleri ve 1sinlama kosullar1 (kVp, mAs, alan
biiytikliigl, kaynak-fantom mesafesi) biliniyorsa doku-hava orani (Tissue Air Ratio (TAR))
kullanilarak ( Harrison 1982), eksen diginda kalanlar ise izodoz egrileri yardimiyla elde edilebilir
(Traut 1963, Loon 1995).
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3.3.2.1, Doku hava oram ( TAR)

Sekil 3.5’in sag tarafinda bir x-15tn1 demetinin bir su fantomunun iizerine geligi, sol
tarafinda ise su fantomu uzaklagtirildiktan sonra havadaki durumu goriilmektedir. Sekil’ in sol
tarafindaki X ve Y noktalar1 X ve Y konumunda olup hava iginde bulunmaktadir. TAR, su
icinde d derinliginde bulunan bir X noktasindaki doz’un (Dy), havada X’e karsi gelen X

noktasindaki doz’a (Dy) oramidir ve
TAR(d, W4, kVp) = Dx / Dy’ (3.11)

seklinde ifade edilir. Burada d fantomun yiizeyinden olan derinlik, Wy d derinlifinde demetin
alan1 ve kVp de titp voltajidir.
Simdi su fantomu yerine bir hasta yerlestirildigini diigiinelim. Hasta yiizeyinden d

derinliginde bulunan herhangi bir organin alacag doz
Du = Dy TAR(d, W, E)1,, / P)” (3.12)

bagintisi ile hesaplanabilir. Burada Dy’ doku derinliginde fakat havadaki doz degeridir. Bu deger
ya hasta yokken iyon odasi yardimiyla 6l¢iiliir ya da 1gilama kosullar: kullanilarak literatiirde
verilen gizelgelerden elde edilir (Drexler, 1985). Dozun soguruldugu .organ, kemik, yumusak
doku, yag veya kas gibi farkli yogunluklara sahip maddelerden meydana gelmis olabilir. Kesim
3.2.2. de anlatildigy gibi farkli yogunluktaki maddeler farkh dozlar soguracagindan (g, / p)':h'

gibi suda sogurulan dozu, dokuda sogurulan doza doniistiiren bir d6niisiim fakt6rt kullanilmalidir
(Johns 1983).

Gerisagilma faktbrii ( B ):

Sekil 3.5'de dy derinlifindeki Y noktasi dozun maksimum oldufu yeri gbsterir.
Maksimum doz derinligi foton enerjisine baglidir ve enerji arttikca artar. Teshis radyolojisinde
kullamlan enerji bolgesinde genellikle d, sifira egit kabul edilir.

Geri sagilma faktoril, doku hava oraninin d = 0 daki &zel bir durumudur ve

B(W, ,kVp) = TAR(d = 0,Wo,kVp) = Dy/ Dy’ (3.13)
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seklinde ifade edilir. Burada W, fantom yiizeyindeki demet alam, kVp tiip voltaji, Dy fantom
ylizeyindeki doz degeri, Dy’ ise gekil 3.5 in sol yaninda oldugu gibi fantom yokken havadaki doz
degeridir. Gerisagilma faktorli, fantomdan ylizeye geri sagilan fotonlar: ifade eder. Bu fotonlar
ylizeyde doz artigina sebeb olur. Bu faktdr genellikle hastada deri dozunun hesaplanmasinda

kullanlir.

”” |
/””
A
Ulddd bbbl 14272/
VILEEHITIIIII2LIIPIIIIPI IV A4, R
1211801704000 0220011 1401704s ”z /0””””””””/””

OLEPILIIIELILII I L1 A1 900207, IIIII/Illllllll/'/llllllll 1244/44 l
LLLLLLLLLL L ELLLLLLL L 22

Wa

Sekil 3.5.Doz hesabinda kullanilan fonksiyonlarin anlamim gostermek igin kullantlan sema. F
kaynak fantom mesafesi. Wy, Wy, ve Wysirastyla F, F + dp, ve F + d mesafesindeki
demet alanlaridir

3.3.3. Matematiksel yontem: Monte Carlo

Monte carlo, istatistik teknikler kullanarak bir deneyin veya olayin benzetigiminin
yapilmasidir. Bu ydntemde madde igersine giren fotonlar tek tek izlenir. Maddenin belirli
noktalarinda sogurulan dozlar, kesim 3.2.2 de anlatildis gibi hesaplamir. Olgiilmesi imkansiz olan
organ dozlari, anotomik yapiya uygun olarak segilmis eliptik silindir, elipsoid, koni vb. geklinde
diizenlenmis matematik fantomlar kullamlarak bulunabilir (Rosenstain 1979, Drexler et.al 1985,
Veit et.al. 1989).
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3.3.3.1. Temel 6rnekleme ilkesi

% - :
a b X a Xg b X
Sekil 3.6a Siklik fonksiyonu Sekil 3.6b Olasihik yogunluk fonksiyonu

Bir deneyde veya olayda x olarak isimlendirecegimiz bir fiziksel biytikligt Slgmeye
cabgtifimizda, her Sl¢iide bulunan L de@erinin sekil 3.6a da goriildigli gibi xo etrafinda bir
dagilim gosterdigini digiinelim. L(x) fonksiyonuna gogu zaman siklik veya dagilim fonksiyonu
denir. Bu deneyin Monte Carlo ydntemi ile 8rneklenmesi, x degerini yekil 3.6a da gorillen siklikla
sayisal olarak firetmektir. L(x) fonksiyonunu kullanarak bu deneye ait gekil 3.6b de gdriilen
“olasilik yogunluk fonksiyonunu” agagidaki bagint ile elde edebiliriz:

f(x) = bLL (3.14)
E.[1 L(x)dx

Bu durumda herhangi bir 6lgii sonucunun x ile x + dx arasinda bir deger alma olasilif

fx)dx = J“(")dx (3.15)

JL(x)dx
a

ve a, b araligindaki tiim olasiliklarin toplami

b
[ f(x)dx =1 (3.16)
a
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dir. Sekil 3.6b de, a < x < b araligindaki her x degerine kargilik gelen f(x)dx fonksiyonu 0 - 1
araliginda degerler alir ve diizgiin bir daglhm gosterir. Eger P(x) = T f(x)dx integral degerleri x

degerine karst gizilirse gekil 3.7 deki egri elde edilir. Goriildiigl gibi P(x) fonksiyonunun x = a
daki degeri sifir, b deki ise birdir; yani P(x)( = q ) 0-1 arasinda degerler alabilen (diizglin
dagilimli) bir say1y1 gosterir.

Sekil 3.7 Toplam olasilik fonksiyonu

3.3.3.2. Ters doniigiim ySntemi
Monte Carlo da efer P(x) biliniyorsa tliretilen her q ya kargihik gelen bir x degeri
x =P (q) (3.17)

seklinde P nin ters fonksiyonundan hesaplanabilir (Fluendy 1970). B&ylece 0 - 1 arasinda diizgiin
dagilimh q degerleri kullanilarak a - b araligindaki f(x) dagiliminin x degerleri elde edilebilir.

3.3.3.3. Reddetme ydntemi

Bir dagilimin 8rneklenmesinde gogunlukla ters dSniigiim ySntemi uygulanamaz. Clinki
P( x" ) icin belirli bir analitik form bulunamaz veya galigilamayacak kadar karmagiktir; yani
P(x)’in 3.17 denklemindeki gibi tersini elde etmek miimkiin degildir.
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r(x) |=
Reddedilen Bdlge

Kabul Edilen Bolge

Sekil 3.8. Reddetme ydntemi ile olasilik yogunluk fonksiyonunun drneklenmesi

Bu problemi ¢dzmek igin a < x < b araliginda f(x) fonksiyonundan buylik, sabit,
diizgiin dagiimh ve ters dSniisiim yontemi uygulandifinda kolaylikla x* in bulunabilecegi bir
r(x) fonksiyonu kabul edilir (Sekil 3.8). Bu fonksiyon kullamlarak x degeri bulunur. Bu degerin
f(x) fonksiyonunun altinda olma olasth f(x) / r(x) dir. Eger 0 ile 1 arasinda rasgele iretilen q
degeri f(x) / r(x) degerinden kiigiikse x degerinin sikligimin f(x) oldugu diigtiniilerek x kabul
edilir, degilse reddedilir ve iglem tekrarlanir. Boylece r(x) dagilinli x degerlerinden, f(x) dagilimh
x degerleri elde edilmeye ¢alistlir.

Bu yontemin verimi
Verim = M (3.18)
[r(x)dx :

seklinde tamimlanir. Verimi yiikseltmek igin r(x) fonksiyonu kogullarin izin verdigi kadar f(x) e
yakin segilmelidir (Kahn 1950).
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4. TEORIK VE DENEYSEL CALISMALAR

4.1. Monte Carlo Yonteminin Radyolojiye Uygulanmasi

Bu galijmada Monte Carlo Teknigi, fotonlarin gesitli maddelerden sagilmalarininin
incelenmesinde, su fantomu igersinde farkhi derinliklerde TAR degerlerinin bulunmasinda ve
kafanin matematik fantomu kullanilarak gozde sogurulan dozu hesaplamak igin kullanildi.
Hesaplarda, teshis radyolojisinde siklikla tercih edilen tiip voltaji géz dniine alinarak, 5 ile 100
keV arasinda enerjilere sahip fotonlar ile galigilds.

Foton kayna§: olarak, tungsten anodlu bir x-i51m cihazindan elde edilen enerji
spektrumu kullanildi (Sekil 2.2). Spektrum birer kev enerji araliklarina boliindii. Her enerji
aralifina diisen fotonlar, verilen 1ginlama geometrisinde giris noktast koordinatlar .
rasgele drneklenerek madde fizerine gonderildi. Biylece maddeye giren fotonlarin koordinatlan,
yonleri ve enerjileri tammlanmig oldu.

Maddeye giren fotonlarin ilk etkilesme noktasina kadar gidecekleri ortalama serbest
yollari Ek-3 deki 5 denklemi kullanilarak fotoelektrik sogurma, Rayleigh ve Compton sagilmalart

i¢in birbirlerinden bagimsiz olarak bulundu:

In(q,)

= @.1)
X T (B)
In(q,)
=12 4.2)
G )
Comp = — = . )
o e ® (

Burada q 1, q2 q3 0 -1 aralifinda diizgiin dagilmis rasgele (random) sayilar, pr,
Mcomp Ve Mrey da sirasi ile fotoelektrik sogurma, Compton ve Rayleigh sagilmast lineer sogurma
katsayilaridir. Rasgele sayilar, bilgisayarda bir alt program olarak yazlan algoritmik bir
fonksiyon yardimi ile belirlendi. Fotoelektrik sogurma, Compton ve Rayleigh sagtlmasi lineer
sofurma katsayilar1 da Ek-1 de anlatildig gibi hesaplandi. Fotonun maddeye girdikten sonra
yapacaf ilk etkilesmenin tiirii 4.1, 4.2 ve 4.3 denklemlerinden elde edilen ortalama serbest
yollarin en kisa olam ile belirlendi. Béylece her fotonun hem ortalama serbest yolu .hem de

yapacag; etkilesmenin tiirli saptandi.
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Fotonun ilk etkilegme noktasinin koordinatlar1 Ek-4 de anlatildigs gibi, foton kaynaginin
bulundugu yerdeki koordinat sistemine doniigtiiriilerek, etkilesme noktasinin maddenin iginde mi
yoksa diginda m1 oldugu kontrol edildi. Etkilesme noktas:1 maddenin igersinde ise foton takibine
devam edildi, disindaysa takip bitirilerek yeni bir fotona gegildi (Ek-5).

Etkilesme tiirli fotoelektrik olay ise fotonun, bu etkilesme noktasinda tamamen
soguruldugu kabul edilerek takibine son verildi (Ek-2). Etkileyme tiirli Rayleigh sagilmas: ise,
kesim 2.2.2 de anlatildign gibi fotonun enerjisinde bir degisiklik olmadifi kabul edildi. Fotonun
etkilesmeden &nceki ve sonraki yonleri arasinda kalan sagilma agisiin hesab igin, agagidaki sira
izlenerek daha dnceden hesaplanip bilgisayar belliginde saklanan dosya kullamld: (Ek-6):

S keV den benzesimde kullamlacak olan maxsimum enerjiye kadar birer kev araliklarla
her enerji bélgesinde,

a ) 0 dereceden 180 dereceye kadar birer derece araliklarla her ag1 degerine kargilik
gelen v degeri 2.5 denkleminden hesapland.

b ) Molekiildeki her element igin, bu v degerine karsilik gelen form faktdriinlin karesi
(FX(v,Z)), literatiirde verilen gizelgeden, ara defer y6ntemi kullamlarak bulundu (Hubbel et.al
1975) ve denklem 2.3 yardimiyla molekiiliin form faktdriiniin karesi hesaplandi. Ornegin bir su

ortami igin
F(V,2)=2F (v, D) +F5(V,Z) 4.4)

bagintisindan yararlanildi. Burada FZ(v,Z) su molekiliindeki hidrojen atomunun, Fj(v,Z)de
oksijen atomunun form faktoriiniin karesidir. ( Su molekiliinde iki hidrojen atomu oldugu igin
F%(v,Z) nin baginda 2 garpani vardir.)

¢ ) Elde edilen form faktériintin karesi, denklem 2.6 da yerine konularak ag1 sagiima
olasihif | |

d
R(E,8) = —:—gﬂ (4.5)

hesaplandi. Sekil 4.1a, elde edilen ag1 sagilma olasiiginin agiyla degisimini gstermektedir.

d) 0° den 180° kadar 1 er derece araliklarla hesaplanan ag1 sagilma olasihiklar: 16384
e normalize edilerek tam say1 gibi iki boyutlu bir RN(E,0) dosyasinda depolandi. RN(E,)
fonksiyonunda foton enerjisi (E) birer keV araliklarla 5 - Ena keV arasmda ve hwel"arallkta
sagilma agist (8) ise 1° arahiklarla 0° - 180° arasmda degistirildi.
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Her Rayleigh sagilmasinda, sagilma agis1 reddetme teknigi ile agagidaki sira izlenerek
bulundu. (Burada kullamulan TAM(I,, 1), I; vel, arasinda rasgele tam say: Gireteci ve RN(E,
0) ise yukarda olusturulan dosyadir):

a) 6=TAM(O0, 180), (0 ile 180 arasinda rasgele bir tam sayidir.)

b) =TAM(O0, 16384 ), ( 0 ile 16384 arasinda bir tam say:dir.)

c) eer £ > RN(E, 0 )ise O reddedilerek olay (a ) dan itibaren tekrarlandi, degilse ©
Rayleigh sagiima agis1 olarak kabul edildi.

(a) (b) I
5 10 1
4 8 1
g 3ie g 6 |
§ 2 o 4 1
1 2 |
0 0 2
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 0 50 100 150 200
derece derece

Sekil 4.1.80 kev de su i¢in (a) rayleigh (b) compton maksimum ag1 sagilma
olasiliklar

Etkilesme tiirli Compton sagilmas: ise, fotonun etkilegmeden 6nceki ve sonraki yonleri
arasinda kalan sagilma agisin1 ve buna bagl olarak sagilan fotonun enerjisini bulmak igin, bir alt
programda (EK-7), asagidaki sira izlenerek daha o&nceden hesaplamp bilgisayar belliginde
saklanan dosya kullamldi:

5 keV den benzesimde kullanilan maxsimum enerjiye kadar birer kev araliklarla her
enerji bolgesinde,

a ) 0 dereceden 180 dereceye kadar birer derece araliklarla her ag1 degerine kargilik
gelen v degeri 2.5 denkleminden hesaplandi.

b ) Molekilldeki her element i¢in, bu v degerine kargihik gelen Compton sagilma
fonksiyonu S(v,Z), ara deger bulma ydntemi kullamlarak literatirde verilen tablodan bulundu
(Hubbel et.al 1975) ve denklem 2.12 kullamilarak bu molekiil i¢in Compton sagilma fonksiyonu
hesaplandi. Ornegin bir su ortamu igin
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8(v,Z) = 285(v,Z) +So(V, Z) (4.6)

bagintisi kullanildi. Burada Sy (v,Z) su molekiiliindeki hidrojen atomunun, Sp (v,Z) de oksijen
atomunun Compton sagilma fonksiyonudur.

¢) Alman enerji ve agi deferine karsthk gelen sagilan fotonun E  enerjisi 2.7
denkleminden hesaplandi.

d ) b ve ¢ de hesaplanan Compton sagilma fonksiyonu ve sagilan fotonun E enerjisi
denklem 2.13 de kullanilarak ag1 sagilma olasili1

C(E,0) = %‘ﬂ (4.7)

hesaplandi. Elde edilen ag1 sagilma olasihimin agiyla degisimi Sekil 4.1b de goriilmektedir.

e) 0° den 180° kadar 1 er derece araliklarla hesaplanan maksimum ag1 sagilma
olasiliklar1 16384’e¢ normalize edilerek tam sayr gibi iki boyutlu bir CN(E,0) dosyasinda
depolandi. CN(E,B) fonksiyonunda foton enerjisi (E) birer keV araliklarla 5 - Epa keV arasinda
ve her aralikta sagilma agisi (0) ise 1° araliklarla 0° - 180° arasinda degistirildi.

f ) ¢ sikkinda hesaplanan sagilan foton enerjileri de yine iki boyutlu bir SFE( E,9)
dosyasinda depolandi. Burada E ve 0°nin tanim (e) sikkinda oldugu gibidir.

Her Compton sagilmasinda, sagilma agist yine reddetme teknifi ile asagidaki sira
izlenerek bulundu:

a) 6=TAM(O0, 180)

b) £=TAM(0, 16384 )

c) efer £ > CN(E, 0)ise O reddedilerek olay (a ) dan itibaren tekrarland:.

d ) 0 kabul edilirse sagilan fotonun enerjisi SFE(E, 6) dosyasindan bulundu. Boylece
Compton sagilmasi yapan fotonun 6 sagilma agis1 ve sagilmadan sonraki enerjisi elde edildi.

Rayleigh veya Compton sagilmasinda ¢ azimut agisi, (-%,% ) ag1 arahifinda diizgiin
olarak daglmigtir ve biitiin ySnler esit olasiiklidir (Chan and Doi 1983, Boone and Seibert
1988). Bu nedenle ¢ azimut agis1 0 ile 360 arasinda rasgele iiretildi.

Bundan sonra fotonlarin, ikinci etkilesme noktasina kadar gidecekleri ortalama serbest
yollan ve etkilesme tiirii belirlenerek yukarda anlatilan olaylar tekrar ele alinds, Foton, enerjisi 5 .
Kev in altma diisene, fotoelektrik olay yapana veya maddeden kagana kadar (Sekil 4.2 deki
semaya gore) izlendi (Chan and Doi 1983). Spektrumdaki fotonlarmn tamam izlendikten sonra
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olay 10 kez tekrarlanarak sonuglarim istatistiksel sapmalar1 bulundu. Her galismada yaklagik 10°
foton takibi yapildi.

Fotoelektrik
olayn oldugu
yerde biitiin
enerjiyi biriktir

Bir sonraki
fotonu
izle

Fotoelektrik olay

BWISES JURDYOY /

1sewideg uoidwio)

Compton sagilma

Form faktor ile fonksiyonu ile
ditzeltilmis Thomson duzeltilmis
denkleminden Klein-Nishina
sagilma agisim denkleminden,
omekle sagilma agisim
omekle

Fotonu izle. Veya
Foton enegjisi < 5 kev
ise enerjiyi biriktir ve
ir sonraki fotonu izle

Sekil 4.2. Monte Carlo Yéntemi ile sagic1 bir ortamda fotonlarin izlenmesi.

Rayleigh ve Compton sagilmasindaki dosyalar swasi geldikge kullanilmak tizere
program baslangicinda yalniz bir kere olusturuldu ve program sonuna kadar bilgisayarm on
belliginde saklandi. Bu sekilde bilgisayarin ¢aligma siiresi Snemli dlgide digtirilmis oldu.
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4.1.1. Programlama dilinin se¢imi

Bilgisayarlara, planladigimiz bir seyi yaptirmanin tek yolu, cihazin dretici firmas
tarafindan belirlenen matematik kodlar1 amaca uygun olarak sirayla cihaza tek tek géndermektir.
Bu kod bilgisayarlar igin makine kodudur. Kodlar, kullanilan cihazin &zelliklerine gdre bitylik
degisiklikler gdstermektedir. Komutlarin tamami makinaya ydneliktir. Bu kodlarla program
yazmak oldukca glictlir. Bunun yerine insanin anlayabilecegi sembollerle yaziimis olan bir
program daha sonra bir doniigtiirlicli program yardimuyla, bilgisayarin anlayabilcegi asil kod’a
yine bilgisayar yardimi ile doniistiiriilir. Bu amaca uygun olarak 1954’de matematik iglem
agirhkh, bilimsel ¢aligmalarda kullamlmak iizere anlagilmas: ve kullammi kolay, bilgisayara
bagimlilik gbstermeyen ilk sembolik kod olan FORTRAN (FORmula TRANSslation) ve daha
sonra COBOL, PL/I, Algol, Pascal, Basic gibi bilgisayar dilleri gelistirilmistir. Bu diller
programcilar tarafindan yiiksek seviyeli diller olarak amlirlar. Buna karst makine kodu diisiik
seviyeli dil olarak isimlendirilir. Yiiksek seviyeli dillerle gok hizli programlar yazmak miimkiin
olmamustir. Hizin Snemli oldugu yerlerde diigiik seviyeli diller hep tercih edilmistir. C
programlama dili ise bu iki dil grubu iginde yer almaktadir. C yiiksek seviyeli dillerin
anlagilabilirliini, digik seviyeli dillerin hizhligim ve bilyik programlarin  kolaylikla
yazlabilirligini biinyesinde birlestirdiginden Monte Carlo programimn yazilminda tercih
edilmigtir.
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4.2 Sagilma Kesri

4.2.1. Sacilma kesrinin deneysel olarak saptanmasiy

F sagilma kesrini deneysel yolla saptayabilmek igin sekil 4.3 de verilen geometri
kullamldi. Focal nokta alami 0.7 x 0.7 mm® olan déner tungsten anotlu, tek fazli bir x-151m
tiipiinden 228.00 cm uzakliga, ¢capt 5.08 cm olan saf germanyum dedektér konuldu. Dedektor
sisteminden elde edilen x - 1smt spektrumlar: gokkanalli bir analizdre aktarilarak kaydedildi.
Demeti kolime etmek igin, iizerlerinde 0.20 cm ve 0.40 c¢m ¢apinda dairesel delikler bulunan 2.00
cm ve 1.80 cm kahinhiinda iki kurgun levha alinarak, focal noktadan sirasiyla 20.00 cm ve 40.00
cm uzakhga yerlestirildi. Demet ¢api, dedektériin 6n yiiziine madde yokken bir film konularak
olgtildi ve W= 2.00 cm olarak bulundu. Bunlara ek olarak yiiksek x - 151 akisindan dolay:
olusan dedektSr 6lii zamamm azaltmak igin, tiip filtrasyonuna 1.9 cm kalinhginda bir aliminyum
filtre katild.

KURSUN
KOLIMATOR (2)

KURSUN

KOLIMATOR (1)

X-ISINI DEMET!

Sekil 4.3.F sagilma kesri hesabinda kullanilan geometri.

Deneye baglamadan 6nce, en uygun tiip voltajim saptamak i¢in, farkli kVp degerleri
kullanarak x-iginlarinin enerji spektrumlar: incelendi. Dedektre ulagan toplam foton sayilari, kVp
degerlerine kars1 ¢izildiginde ($ekil 4.4) dedektSr veriminin 50 kVp nin altinda sifira yakm
oldugu, ~67 kVp de bir maksimumdan gegtigi ve daha sonra da azaldid1 goriildii. Bu nedenle 67
kVp tiip voltajinda ¢aligiimaya karar verildi.
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Sekil 4.4. 100 mAs da toplam foton sayisinin kVp ile degigimi.

Dedekt6riin 6niinde higbir madde yokken, dedektorden elde edilen spectrum (sekil 4.5)
maddeye giris spektrumu olarak kabul edildi ve bu spektrum kullanilarak dedektdre sagiimadan

gelen toplam foton sayisi
E
N = ?:;,(E) e HEPL E (4.8)

ile hesaplandi. Burada ni(E), E ve E + dE enerji araliinda dedektére ulagan foton sayisi, Emax x-
15t spektrumundaki maksimum enerji ve p, p ve L de sirastyla sagic1 maddenin E enerjisindeki
kiitle sogurma katsayist ile yogunlugu ve kalinliidir. Daha sonra dedektSr 6nfine gizelge 4.1 de
verilen farkli kalinliktaki maddeler sirasiyla konularak ¢ikis spektrumlari alindi ve bu spektrumlar

kullanilarak verilen her madde igin toplam foton sayisi

E
Ni= = Iir(EnE 4.9)

formulit kullamlarak bulundu. Burada niE), E ve E + dE enerji arahfinda sagici varken
dedektdre ulagan foton sayisidir. Deneysel sagilma kesri ise 4.8, 4.9 ve

o VN | @10

F N
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denklemleri kullanilarak elde edildi, Sekil 4.5 dedektériin Sniinde higbir madde yokken ve 0.3 em

aliminyum varken elde edilen spektrumlar gdstermektedir.

© Giren spektrum

A gikan spektrum

Enerji (kev)

&
&L o
o \4
A
o, L
oA &
A
° R
!
a
P
a
a
t %—(
60 70

Sekil 4.5.67 kVp tiip potansiyelinde, dedekt6riin dniinde higbir madde yokken ve 0.3 cm
kalinliginda altiminyum maddesi konuldugunda elde edilen giris ve ¢ikis spektrumlars.

Cizelge 4.1 Deneyde kullanilan maddelerin yogunluklari ve boyutlar:

Madde p(gr / cm®) A(cm®) L{cm)
Polipropilen 0.90 10x10 2,4,6,8,10
Polietilen 0.92 10x 10 1.9, 4,6.1, 8.2, 10.1
Lusit 1.18 22 x 24 2,4,6,8,10
Alfiminyum 2.70 10x 10 0.1,0.2,0.3,0.4, 0.5
Bakir 8.96 10x10 0.01, 0.02, 0.03, 0.04, 0.05

4.2.2. Sacilma kesrinin Monte Carlo yontemi ile hesabi

Yukarida anlatilan deneyin Monte Carlo benzetisimini yapabilmek igin gekil 4.6 deki
geometri kullaniidi. X-151m kaynag kartezyen koordinat sisteminin (x,y,z) merkezine, dedektor ise
z ekseni Gzerine ve kaynaktan 228 cm uzaklifa yerlestirildi. DedektSre gelen her fotonun sayildig
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kabul edildi. Kaynak olarak deneyden elde edilen 67 kVp ve literatiirden alinan 70 kVp
spektrumlar ele alindi. Spektrumdaki fotonlar, dedektor {izerinde z eksenini merkez kabul eden 2
cm capindaki bir alana diisecek sekilde drneklenerek madde tizerine gonderildi. Giren x-15imu
fotonu hig etkilesme yapmadan maddeyi ileri yénde gegmis ise (dedektdr gapt demet gapindan
biiylk oldugu igin) gelen foton, dedektor tarafindan “hig etkilesme yapmadan gelen foton” gibi

sayildi.
MADDE
AxL
. DEDEKTOR
~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~ g R
rem==mEEEEEE o g coo oo mn oo .
NOKTA
KAYNAK
Yy,

Sekil 4.6. Monte Carlo hesabinda kullanilan geometri

Maddeye giren foton, sagilmalardan sonra enerjisinin bir kismim maddede birakarak
Sekil 4.6 da oldugu gibi A noktasindan sonra maddeyi ileri yonde terkediyor ise, bu fotonun
dedektore girip girmedigine bakildi Bunun igin A noktasina bir x,y,z koordinat sistemi,
dedektdriin 6n ylizeyine de bir goriintii diizlemi yerlestirildi. A noktasndan sonra maddeyi
terkeden fotonun aym dogrultuda yoluna devam ederek B noktasindan goriintli dlizlemine girdigi
kabul edildi. x',y',z’ koordinat sistemine gdre B noktasinin koordinatlar1 hesaplanarak laboratuar
koordinat sistemine déniigtiiriildii. Bu koordinat sisteminde B noktasinin z eksenine olan uzakhgi
saptanarak fotonun dedektdre girip girmedigine karar verildi. Foton efer dedektdre girmis ise,
dedektdr tarafindan “sagilarak gelen foton™ olarak kaydedildi.

Spektrumun her 1 keV enerji aralig1 igin hig etkilesme yapmadan gelen (N) ve sagilarak
gelen (N,) foton sayilar1 hesaplanarak 3.1 denklemi yardimiyla Cizelge 4.2 de verilen maddeler
igin sagilma kesirleri elde edildi.
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Cizelge 4.2. Monte Carlo hesabinda kullamlan maddelerin yogunluklar1 ve boyutlar

Madde p(gr / em®) A(em’) L{cm)

Polipropilen 0.90 10x 10 2,4,6,8, 10

Polietilen 0.92 10x 10 1.9, 4, 6.1, 8.2, 10.1

Su 1.00 10x 10 2,4,6,8,10

Lusit 1.18 22x24 2,4,6,8,10

Bakalit 1.40 10x 10 2,4,6,8,10

Kemik 1.65 10x 10 2,4,6,8,10

Aliiminyum 2.70 10x 10 0.1,0.2,0.3,0.4, 0.5

Bakir 8.96 10x 10 0.01, 0.02, 0.03, 0.04, 0.05
4.2.3. Sonugclar ve tartisma

Sekil 4.7 de, farkli kalinhiklara sahip polietilen maddesi igin, Monte Carlo y6ntemiyle
ve deneyle elde edilen enerji spektrumlar: verilmigtir. Goriildiigi gibi, deneysel ve teorik ySntemle
elde edilen enerji spektrumlar arasinda mitkemmel bir uyum vardir. Aym1 uyum bakir harig diger
maddelerin enerji spektrumlarinda da gézlenmigtir ($ekil 4.8).
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Sekil 4.7. 67 kVp tiip voltajinda Monte Carlo ve deneyle elde edilen (a) 1.9 cm, (b) 4 cm, (c )

6.1 cm, (d) 8 cm kalnliklarindaki polietilen maddesi gikig spektrumlari
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Sekil 4.8. 67 kVp tiip voltajinda Monte Carlo ve deneyle elde edilen (a) 0.03 cm bakir (H=0.0

cm), (b) 0.4 cm aliminyum ( H = 0.0 cm), (¢) 6 cm lucit (H =0.0 cm) (d) 6 cm
lusit ( H = 10 cm) igin ¢1kis enerji spektrumlan
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Cizelge 4.3 de, 67 kVp tiip voltajinda deneysel ve teorik olarak elde edilen sagilma kesri
sonuglar1 verilmektedir. Cizelgede birinci siitun sagilma kesri hesaplanan maddeleri, ikinci ve
tiglincil. situnlar sirastyla bu maddelerin kalinhiklarimi ve yiizey alanlarini, drdiinctl sltun ise
madde ile dedekt6r arasindaki uzakhig: vermektedir. Cizelgedeki altinci ve yedinci stitunlarda
verilen teorik sagilma kesri sonuglari, sirastyla deneyden 67 kVp tiip voltajinda (Sekil 4.5) elde
edilen ve literatiirden (Birch et.al 1979) 70 kVp de alman spektrumlarin Monte Carlo
programinda kaynak olarak kullamlmasiyla elde edilmistir. Cizelgede, deneyden elde edilen ve
literatiirden alinan spektrumlarin Monte Carlo analizinde kaynak olarak kullanilmasiyla elde
edilen sagilma kesri sonuglarini fazla etkilemedigi goriilmektedir. Bu da dﬁsﬁk enerjili fotonlarin
sagilma kesri hesabinda fazla rol oynamadigini ve madde tarafindan tamamen soguruldugunu
gstermektedir. Cilinkii deneyde, tiip filtrasyonuna 1.9 cm kalinlifinda aliminyum filtre ilave
edildigi i¢in, elde edilen spektrumda diisiik enerjili fotonlar ¢ok azdir. Diger taraftan deneysel ve
teorik degerler arasinda (hesaplanan istatistik hata sirastyla %35 ve % 0.1) bakir hari¢ tim
maddeler i¢in iyi bir uyum s6z konusudur. Bakirda goriilen uyusmazlik asagidaki sekilde
agiklanabilir:

Daha once kesim 4.1 de bahsedildigi gibi, Monte Carlo hesabinda ilk fotoelektrik
olaydan sonra foton takibi son bulmaktadir. Bu, yalnizca Atom numarast 24 den kiiglik maddeler
i¢in dogrudur. Ciinkii bu maddelerin K floresans verimi %20’nin altindadir. Ancak atom
numarasi 29 olan Bakir’mn floresans verimi ~ %50 dir. Bu durumda ilk fotoelektrik olaydan sonra
foton takibine son verilmesi dogru degildir. Bu nedenle atom numarasi 24 den bilyiik maddeler
i¢in K - floresans fotonunun Ek-2 de verildigi gibi izlenmesi gerekmektedir.



46

Cizelge 4.3. Deneysel ve teorik sagilma kesri sonuglar

Madde L{cm) | A(cm®) | H(cm) | Deneysel | Monte Carlo’ | Monte Carlo®
(67 kVp) (70kVp)
Polietilen 1.9 10X10 0.0 0.109 0.117 0.118
4.0 10X10 0.0 0.173 0.188 0.190
6.1 10X10 0.0 0.217 0.230 0.234
8.2 10X10 0.0 0.244 0.261 0.265
10.1 | 10X10 0.0 0.261 0.282 0.285
Polypropilen 2.0 10X10 0.0 0.117 0.117 0.131
4.0 10X10 0.0 0.182 0.181 0.200
6.0 10X10 0.0 0.224 0.221 0.241
8.0 10X10 0.0 0.250 0.251 0.268
10.0 | 10X10 0.0 0.268 0.271 0.291
Lusit 2.0 22X24 0.0 0.181 0.183 0.193
4.0 22X24 0.0 0.269 0.275 0.286
6.0 22X24 0.0 0.335 0.328 0.338
8.0 22X24 0.0 0.374 0.366 0.374
10.0 | 22X24 0.0 0.393 0.390 0.403
6.0 22X24 5.0 0.125 0.120 0.133
6.0 22X24 | 100 0.065 0.065 0.073
6.0 22X24 | 15.0 0.036 0.042 0.047
6.0 22X24 | 20.0 0.024 0.031 0.034
Aliiminyum 0.1 10X10 0.0 0.032 0.031 0.032
0.2 10X10 0.0 0.063 0.062 0.065
0.3 10X10 0.0 0.090 0.089 0.092
0.4 10X10 0.0 0.111 0.113 0.115
0.5 10X10 0.0 0.132 0.134 0.137
Balar 0.01 | 10X10 0.0 0.032 0.016 0.018
0.02 | 10X10 0.0 0.093 0.030 0.033
0.03 | 10X10 0.0 0.164 0.043 0.047
0.04 | 10X10 0.0 0.219 - 0.055 0.057
0.05 | 10X10 0.0 0.248 0.066 0.070

! Deneyden elde edilen 67 kVp’lik spektrum girig spektrumu olarak kullanild.
? Literattirde verilen 70 kVp’de ve HVL degeri 2.5 mm Al olan spektrum, girig spektrum
olarak alindi. '
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Sekil 4.9a da deneysel ve teorik yolla elde edilen sagilma kesirlerinin madde kalmhigma
gbre cizimleri verilmigtir. Gorildiigli gibi tlim maddelerin sagilma kesirleri, kahnlikla
artmaktadir. Bunun nedeni daha Once kesim 2.3 de anlatildif gibi, fotonlarin maddeyi gegerken
tistel olarak azalmalaridir. Yani dedektSre hi¢ etkilesme yapmadan gelen foton sayisimn gekil
4.10a da gorildigi gibi kalinlik arttikca hizla azalmasi ve dedektdre sagilarak gelen foton
sayilarindaki diglislin aym oranda olmamasidir. Bu nedenle denklem 3.1 in paydas: kahnlik
arttikca hizla azaldigindan sagilma kesri bilyiimektedir.

¢ Aliminyum
—— Deneysel (b)
04 4 balair @) —— Monte Carlo
) o Lasit — 03 -
+ Polypropilen

: : A
03 x Polietilen E‘, 6 cmn LUCITE
R " 024
- 7 3

$oal =

= 02 g Den.

g 5 — eysel
! 2 —— Monte Carlo

& 5 01 -+

m 3

o1+
0 i ] ' - - .
0 2 4 8 10
1/20 for Al ° R H1o von
& LI200for | e

Sekil 4.9. sagilma kesirlerinin, (a) farkli kalinlik ( L ) ve maddeler (H = 0 cm, W =2 cm) i¢in (b)
farkli H mesafeleri ( W = 2 cm) igin M.C. ve deneysel sonuglan

Sekil 4.9b de sagilma kesrinin madde - dedektdér uzakhgiyla defigimi goriilmektedir.
Sekilden anlagilacag gibi uzaklik arttikga sagilma kesri hzla azalmaktadir. Ciinkd, sekil 4.10b
de goriildiigi gibi dedektére maddeden sagilmadan gelen fotonlarin sayisi aym kalirken sagilarak
gelen fotonlarin sayis1 uzakhk ile hizla azalmaktadir.
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Sekil 4.10. Lusit maddesinde 67 kVp tiip voltajinda dedektdre sagilarak ve sagilmadan gelen
foton sayilarinin (a) kalinliga (b) 6 cm Lusit i¢in madde dedektdr mesafesine (H) gore degisimi
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Sekil 4.11(a) Farkli yogunluk ve kalnliktaki maddelerin sagilma kesirleri. (b) 2 ecm
kahnh@indaki maddeler igin dedektdre sagilarak ve sagilmadan gelen foton sayilar
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Sagilma kesrinin, sogurucunun tiiri ile defisimini gbérmek i¢in, atom numarasi ve
yojunluga bagliigi incelendi. Cizelgede 4.2 de verilen maddeler i¢in sagilma kesrinin atom
numarasina gore ¢izimi diizenli bir davramy gdstermedigi halde yogunluBa gére ¢izimi gekil 4.11a
da goriilen diizgiin egriler verdi. Bu egrilerin polinom denklemleri ise agagidaki sekilde elde edildi:

F=-0.0281p*+ 0.2327p - 0.0686 2 cm igin,
F=-0.0402p° + 0.3190p - 0.0705 4 cm igin,
F=-0.0441p” + 0.3630p - 0.0675 6 cm igin,
F=-0.0539p” + 0.4118p - 0.0741 8 cm igin,
F=-0.0577p*+ 0.4315p - 0.0649 10 cm igin.

Sekil 4.11b de gorildiigi gibi, yogunluk arttikga dedektdre sagilmadan gelen foton
sayisindaki degisim, sagilarak gelen fotonlarin sayisindaki degisime gére ¢ok fazladir. Dedektore
sagtlarak gelen foton sayilari, yogunlukla bir miktar arttiktan sonra, azalmaya u@rarken
sagilmadan gelen foton sayilari hizli bir diiglis gdstermekte, dolayisiyla da sagilma kesirlerinin
yogunlukla artmasina sebeb olmaktadir.

Sagilma kesirlerinin, demet gapina ve tiip voltajma baglilifim arastirmak igin yapilan
Monte Carlo galigmasinin sonucunda, dort farkh madde igin Sekil 4.12 deki egriler elde edildi.
4.12a ve b de goriildiigi gibi sagilma kesri, demet ¢apindaki artiga paralel olarak artmakta fakat
tiip voltaji ile degismemektedir.

| 06T .
0.6 i & polietilen @) A i W A ® A :
0.5 tOsu \ _:
A lusit B e i > a A
i ) A FS 04+ ]
% 0.4 A bakalit 4 . T P ®
§ ¥ 5 4 ;
03 + A 03 Letilen :
g B % *po L=10 "
! =10cm i
o2t [&027 9% _ j
L=10cm { A lusit H=10em |

01 + f H=10cm } 011 4bakalit W =20¢m
; E=70kVp § |
0 -+ +— - ¥ 0 % = —
0 10 W (cmy 20 30 § 0 0 pacvp 1® 150

Sekil 4.12 Farkh maddeler igin, sagilma kesrinin (a) demet ¢apina ( W ), (b) tiip voltajmna (kVp)
gore degigimi
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Sonuglardan anlagilacag gibi sagilma kesri, maddenin L kalinhig1, madde {izerine gelen
fotonlarm W demet ¢apt ve maddenin p yoZunluguyla artmakta, madde dedekt6rden
uzaklagtirildikca azalmaktadir. Bu da bize radyolojide bir film g¢ekimi sirasinda dikkat edilmesi
gereken noktalar hakkinda bilgi vermektedir.

Film g¢ekimi sirasinda dikkat edilmesi gereken ikinci bir faktdr ise, x-igmmmn hasta
{izerine diigtiigt yerdeki demet gapidir. Hastanin hangi orgam filme alinacaksa, demet ¢ap: ona
uygun olarak ayarlanmalidir. Ciinkii demet ¢apiu gereginden fazla biiylitmek, hem sagilma
kesrini artiracag igin film kalitesini bozacak hem de hastamn aldig1 dozu artiracaktir.

4.2.4. Elde Edilen Sa¢ilma Kesirlerinin Literatiirdeki Cahémalarla Karsilagtiriimasi
Bizim Monte Carlo programimizin sonuglarim literatiirdeki diger g¢aligmalarla
kargilastirabilmek i¢in program, sonuglari kargilagtirilacak yazarin makalesinde belirtilen

kosullarda yeniden diizenlendi.

i) Dick at.al. (1978) ve Barnea and Dick (1986)" in hesaplar: ile karsilagtirma:

Kargilagtirma polystren maddesi, 100X100 cm® fantom alani, D = 6.4 cm dedektor gapi,
H=0.30 cm fantom-dedektér mesafesi, E = 69 keV foton enerjisi alinarak yapildi. Barnea,
hesaplarinda, Rayleigh sagilmasim hesaba katmadifindan Cizelge 4.4. de goriildigt gibi onun

sonuglart ile bizim ve Dick’in sonuglar1 arasinda biraz farklilik gézlendi.

Cizelge 4.4.Dick ve Barnea’nin sonuglari ile karsilagtirma

W(cm) L(cm) Dicketal. { Barnea | Bu Calhigma
5 53 0.24 — 0.2501+0.028

10 0.28 — 0.2931+0.025

21 0.41 — 0.41310.030

10 53 0.41 0.35 0.40810.030
10 0.54 0.47 0.531+0.047

21 0.68 0.61 0.677+0.078

25 53 0.48 042 0.474+0.057
10 0.66 0.60 0.671+0.089

21 0.84 0.81 "| 0.83910.122
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ii ) Reiss ve Stemle’nin hesaplari ile karsilagtirma:

Sonuglar (Cizelge 4.5), 6.4 cm capindaki bir dedektérden 0.64 cm uzaja konulan
25X25 cm? alanindaki bir su fantomu tizerine, 100 kVp lik bir enerji spektrumu gonderilerek elde

edildi.

Cizelge 4.5 Reiss ve Stemle’nin sonuglan ile kargilagtirma

W(cm) | L (cm) | Reiss&stemle’ | Bu Caliyma
10 5 0.40 0.41440.040
10 0.49 0.500+0.085

20 0.70 0.695+0.138

25 5 0.50 0.476+0.080
10 0.65 0.662+0.141

20 0.82 0.80840.170

! Sonuglar Barnea’mn Cizelge V’inden alind1.

iii ) Kalender (1981)’in hesaplar: ile karsilagtirma:

Kalender galismasinda dairesel demet alam yerine kare alanlar kullanarak maddeyi
tlimiiyle 1ginlamugtir. 2.256 cm ¢apindaki dedektorden 4.0 cm uzakiifa koydugu su fantomuna tek

enerjili fotonlar gdndermigtir (Cizelge 4.6).

-Cizelge 4.6. Kalenderin sonuglar ile kargilagtirma

E(kev) | L (cm) { Demet alan: | Barnea { Kalender | Bu Cahsma
cm x cm '

60 5 10x 10 0.23 0.241 0.255+0.074
10 10x 10 0.37 0.382 0.374+0.079

20 10x 10 —_ 0.536 0.557+0.192

80 10 10x 10 — 0.370 0.389+0.036
10 20x20 — 0.546 0.5360.106

10 30x30 —_ 0.607 0.61810.120
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iv ) Chan and Doi (1983). Barnea and Dick (1986) ve Papin and Rielly (1988)’nin
sonuglarn ile karsilastirma:

Cizelge 4.7. Chan and Doi, Barnea and Dick ve Papin and Rielly’nin sonuglan ile

karsilagtirma
E(kev) | L(cm) | Chan&Doi | Barnea&Dick | Papin&Rielly Bu Calisma
30 5 0.39 0.40 0.393£0.015
10 0.57 0.59 0.562+0.019
15 0.67 0.71 0.67520.017
20 0.75 0.80 0.73120.030
40 5 0.40 0.40 0.402+0.010
10 0.58 0.59 0.590+0.011
15 0.68 0.71 0.702+0.023
20 0.77 0.78 0.770+0.027
50 5 0.40 0.4157 0.403+0.001
10 0.59 0.601+0.003
15 0.71 0.7361 0.712+0.003
20 0.78 0.782+0.004
60 5 0.39 0.38 0.393+0.001
10 0.59 0.59 0.601:+0.003
15 0.70 0.71 0.712+0.004
20 0.79 0.79 0.7960.008
70 5 0.4057 0.38910.001
10 0.59 0.594+0.001
15 0.7 0.7410 | 0.712+0.002
20 0.8 0.789+0.004
80 5 0.37 T 037210.001
10 0.59 0.58 0.58810.001
15 0.7 0.71 0.700+0.002
20 0.79 0.79 0.779+0.003
90 5 0.3946 ~ 0.359+0.001
10 0.58 ' ' 0.578+0.001
15 0.68 07392 0.69240.001
20 079 , 0.79740.002
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Bu calismada sonsuz su fantomu flizerine tek enerjili ince demet gonderilmis ve
maddeden gikan tiim fotonlar sagilma kesri hesabina katilmistir. Papin, g¢ahsmasinda 10* foton
kullanmig ve tekrar sayismi az tutmustur, bu ¢alsma ve dier c¢ahigmalar ise, 10° foton
kullamlarak ve 10 kez takrar edilmistir (Cizelge 4.7).

Farkh giris parametrelerinin ve sagict maddelerin kullanilmas: nedeniyle, bizim deneysel
sonuglarimizla daha once yaymlananlan kargilagtirmak ¢ok giigtiir. Bununla birlikte Dick at.al.
(1978)’in deneysel sonuglari ile kabaca bir kargilagtrma yapmak miimkiindiir. Dick’in
deneylerini yaptii polystren maddesi ile deneylerde kullandigimiz Polypropilen veya polietilen
maddesinin yogunluklar1 yaklasik olarak aymdir. Bu maddeler i¢in galismamiz 67 kVp de L=10
cm, W=2 cm (LW = 20 cm?) ve H = 0 parametreleriyle F = 0.268, Dick’inki ise aym1 LW
¢arpimi igin H = 0.3 = 0 da F = 0.21 degerini vermistir. Bu fark kismen deneysel hatalarla kismen
de kullamlan dedektdr c¢aplammin farkli olmasiyla agiklanabilir. Bu galismada kullamlan
dedektériin ¢ap1 Dick’inkinden iki kat daha biiyiktiir. Dedektér ¢apinin artmasi sagilan
radyasyonu artiracagindan F degerinin biiyiiyecegi agiktir.

Sagilma kesrini dlgmek igin bizimkinden fakli bir teknik kullamilarak Chan and Doi
(1983) tarafindan yapilan baska bir deneysel ¢alismada da 80 kVp de ¢ok enerjili x-15m1 demeti
ve 50 x 50 cm® yiizey alamina sahip lusit maddesi kullamlmistir. Bu galismada L=6 cm ve H=2.5
cm de sagilma kesri 0.6 olarak bulunmugstur. Aym parametreler igin bu galigmada elde edilen
deger ise 0.2 dir (Sekil 4.9). Iki sonug arasindaki bu uyumsuzluk, sagilma kesri enerji ile fazla
degismediginden (Sekil 4.12(b)), kullanilan farkli kVp degerlerinden kaynaklanamaz; ancak farkis
fantom alam ve demet ¢ap ile agiklanabilir. Cilinkii sagilma kesri adi gegen son iki parametreye
¢ok baglidir (Sekil 4.12(a)).
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4.3. Doz Olgiim ve Hesaplan

Bu kesimde bdlim 3.3 de bahsedilen teknikler kullamlmigstir. Once klinik bir ¢aliymada
g6z merceginin aldii dozlar dogrudan hasta ve insan kafasmin benzetigimini veren bir fantom
(fiziksel fantom) yardimiyla Slgiilmiig, sonra bu fantomun matematiksel modeli g¢ikartilarak
Monte Carlo ydntemi ile gz merceginin aldig doz hesaplanmigtir. Ayrica radyolojide organ dozu
hesab1 igin farkli kalinhk, kVp ve HVL degerlerinde yumugak doku egdegeri olan su maddesi
kullanilarak TAR degerleri deneysel ve Monte Carlo y6ntemi ile belirlenmistir. Ttim deneysel doz

dlgiimlerinde termoliiminesans dozimetriler ve iyon odalarindan yararlaniimigtir.
4.3.1. Deneylerde kullanilan TLD lerin hazirlanmas:

Sekil 3.4 de goriildigi gibi, LiF(TLD-100) kristalinin farkli zaman, sicaklik ve yar1
omiirlerde beg piki vardir. Bunlardan ilk ikisi yar1 omiirleri oldukga kisa olan diigiik sicakhk
pikleridir. Bu piklerin zamanla ortadan kaybolmasi nedeniyle, iki farkhh zamanda aym piki ve aym
doz degerini bulmak olas: degildir. Gézlemler, bu iki pikin kolayca 150° de S dakikalik bir 6n
firmlama ile ortadan kalktifim ama bunun yamnda diger piklerin bu islemden olumsuz
etkilendigini gBstermistir. Fakat bu olumsuzluklart 6n firinlama zamanim kisaltarak en aza
indirmek miimkfindiir. Deneylerde, 100 °C de 12 saniye 6n firinlama yapildiktan sonra, 6zel bir
program yardimiyla (deconvolution) ikinci pik artiklar1 temizlenmistir.

TLD okuyucusunda belirlenmesi gereken baska bir faktdr de 1sitma hizidir. Diger profil
degerleri sabit kalmak kaydi ile, 1sitma hizint yavas yavag arttirarak yapilan deneylerde, 151ma
egrisi’ nin o oranda daraldii, pik yiiksekliginin arttifn ve yiiksek sicakliklara dogru kaydif
gozlenmis ve sonugta 10 °C/s 1sitma hizinin kullaniimasina karar verilmigtir.

Yukarda belirtilenler diginda TLD okuyucusunun okumay1, ne kadar siire ve maksimum
hangi sicaklija kadar yapacagina karar verilmelidir. LiF fosforunda en uzun yan Omre
sahip beginci pikin = 190 °C de goriildiigi distnilerek 300 °C lik maksimum sicaklifin uygun
oldugu sonucuna varilmistir. Okuma siiresi ise &n firmlama sicakliy, 1sitma hizi ve maksimum
sicakhik g6z 6niine alinarak 30 s almmigtir (Sekil 4.13.).

Zimmerman ve arkadaslani (1965) tarafindan yapilan ¢ahgmalarda, LiF(TLD-100)
kristalinin ilk kullammda veya tekrar kullanmadan nce optimum firinlama sicakhifimin 80°C de
16 saat ve 400 °C de bir saat oldugu ve ilk firmlamada fosforun duyarlihfmn 4-5 kat arttif
saptanmustr. Cameron ve arkadaglar ise (J.R.Cameron etal. 1968) dostk sicakhk piklerini
ortadan kaldirmak igin, igmlamadan sonra 100 °C de 5 dakikalik firnlama zamam bulmuglardir.
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Sekil, 4.13 TLD okuyucusunun zaman-sicaklik degerlerine gore davramsi

Bununla birlikte dislik doz ¢aligmalarinda, tuzaklari bogaltmak ve diiglik sicakhk piklerini
ortadan kaldirmak igin uzun siireli yiiksek sicaklik firmlamalarina gerek yoktur (Zimmerman
et.al. 1965). Bu ¢aligmada fosforu iginlamadan énce ve okumadan sonra tekrar kullanmak igin
400°C de 1 saat, diigiik sicaklik piklerinin etkisini azaltmak igin ise, okumadan &nce 100 °C de 12
saniyelik firmlama zamanlarinim uygun éldugu saptantgtir.

Deneylerde firinlama sicakhfindan itibaren sofuma hizinin, 1uma egrisinin mutlak ve
bagl yiiksekligini etkiledigi ve hizli sofutmada istenmeyen diislik sicakhk piklerinin
buytkluginin onemli derecede arttifi, yavas sogutma da ise, i§ima egrisindeki biitiin piklerin
yiiksekliginin hizli sofutma durumundakilere kiyasla gok daha diistik oldugu gdzlenmistir. Tlim
bunlar g6z &éniine alinarak firinlamadan sonra TLD kristallerinin, 20 dakikada oda sicakhifina
kadar segutulmasina karar verilmigtir (Méri¢ vd. 1994).

4.3.2. Radyolojide organ dozu igin TAR degerleri
4.3.2.1. TAR degerlerinin deneysel yolla belirlenmesi

Deneylérde 2 mm focal noktaya sahip bir G¢ faz X - 1§int sistemi kullanildi. Tam
akimlarda tiip potansiyelinin dofrulugu kontrol edildi ve deney boyunca tlip gikisi devamh
gozlendi. Her spektrum igin Victoreen Iyon Odast (Rad Check Plus) kullamlarak HVL degerleri
hesaplandi. Derinlik doz slgtmlerinde 0.317 % 0.317 x 0.089 eém’ boyutunda Lithium Fluetid
(LiF) TLD - 100 kristalleri kullamld1 Kristaller ikiser ikiser su gegirmeyecek sekilde ince naylon
kaplara sarilarak 2 ser cm arahklarla ince bir lusit gubuga tutturuldu. Daha sonra gubuk gekil
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4.14 de goriildiign gibi 40 cm ¢apinda ve 18 cm derinligindeki bir su tankimin ortasina, TLD

giplerinin {ist Giste gelmesini 6nleyecek sekilde su ylizeyinin normaline gore 10° lik bir egimle
yerlestirildi.
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Sekil 4.14.Deneysel TAR degerinin dlgiilmesinde kullanilan geometri. R anot-su mesafesi, K

suyun derinligi, A gelen x-151m demetinin su ylizeyindeki alani, Ax TLD kristalleri
arasindaki uzakhk.

Her spektrum igin havadaki igmlama hem iyon odasi hemde TLD ile okunarak
aralarindaki orandan kalibrasyon faktorleri belirlendi. Havada ve suda her HVL degeri igin
isinlamay: sofurulan doza déniistiiren f faktérleri teorik olarak hesaplandi. Her demet kalitesinde
toplam 18 TLD kullamld: ve dlgtimler 10x10 cm? 20x20 cm? ve 30x30 cm’ demet alanlar igin
tekrarlandi. Giris 1ginlamasi ve ters kare kanunu ile her derinlikte havadaki igmlamalar bulundu

ve farkh derinliklerdeki deneysel TAR degerleri, bu derinliZe ait TLD lerden elde edilen sudaki ve
havadaki doz oranlarindan hesapland:.
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4.3.2.2. TAR degerlerinin Monte Carlo ile hesaplanmasi

Sekil 4.15 TAR igin Monte Carlo hesablarinda kullanilan geometri. R kaynak-su mesafesi, K
suyun derinliZi, A ve Ay sirastyla gelen x-151n1 demetinin su ylizeyindeki ve L
derinligindeki alam, Ar suyun yiizey alam, Ax L derinligindeki dilimin kalmh:

Monte Carlo hesaplarinda kaynaktan R kadar uzakbkta yilizey alam Af olan, K
derinligindeki bir su tabakasinin iizerine gekil 4.15 de oldugu gibi A alamna sahip bir x-i51mm
demetinin geldigi distiniildi. Suyun yiizeyden itibaren L derinliginde, Ax kalmhginda ve bu
derinlige kargilik gelen x-igim demetinin Ay = A(R+L)* / R? alam igersinde sogurulan toplam
enerji Et (keV olarak) hesapland: ve 3.4 denklemi kullamilarak bu tabakada sogurulan doz rad
biriminde bulundu. Maddenin bu derinliginde havadaki igmlanma ise Rontgen cinsinden 3.3
denklemiyle hesaplandi. Kaynaktan (R + L) mesafesindeki havadaki doz 3.10 denkleminden, bu
derinlikteki TAR ise 3.3, 3.4 ve 3.11 denklemleri yardimiyla elde edilen
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bagintisindan elde edildi.
Teorik ve deneysel sonuglarin karsilagtirmasinda asagida verilen ortalama bagil sapma
() denklemi kullamld: (Ercan 1995).

- {L§ JARMC) ;2412

nj=] TAR(Deney) i (“4-12)

Burada n ¢aligmanin belli bir grubundaki deney sayisidir.
4.3.2.3. Sonuglar ve Tartisma

Cizelge 4.8, deneysel TAR hesabinda kullanilan f ve TLD okumalan igin gerekli olan
kalibrasyon faktorlerini gostermektedir. 4.9 dan 4.17 e kadar olan ¢izelgelerde ise suyun
igersinde 2 ser cm araliklarla elde edilen dozlar, bu noktalara karsilik gelen havadaki iginlamalar
ve dozlar ve bu degerler kullanilarak elde edilen deneysel ve teorik TAR degerleri verilmigtir. Son
slitunlarda ise Harrison (1983) tarafindan iyon odasi ile elde edilen sonuglar gorililmektedir.
Cizelge 4.18 de ise 1 er cm araliklarla 21 cm ye kadar, 80 ve 85 kVp tiip voltajlarinda, teorik
olarak elde edilen TAR degerleri verilmektedir.

Her alan biiyiikligii ve demet kalitesi i¢in teorik ve deneysel sonuglar arasindaki bag:l
sapma (Y ) hesaplanmig ve ortalamasi 9% olan, 3% ile 14% arasinda degisen degerler
bulunmugtur. Her veri grubu igin bagil sapmanin derinlikle degisimi aragtirilmig ve ilk 10 cm igin
6.0 %, 10-16 cm ler i¢in ise 9.7 % bulunmustur. Bizim deneysel sonuglarimiz Harrison’unkilerle
karsilagtirildifinda ise ortalama bagil sapmanin 10% olduBu gorilmigtir.

Literatiirde, referans olarak alinan erkek veya kadin hastalar igin belirli radyolojik
galigmalar sonucunda elde edilen organ dozlar1 verilmistir. Bu sonuglar fantom boyutu, kaynak-
deri mesafesi ve demet kalitesi gibi parametrelere baghdir. Bu g¢aligmada hesaplanan TAR
degerleri ise kaynak-fantom mesafesinden bagimsizdir ve iginlama parametrelerinin bilinmesi
durumunda kalaylikla organ dozlari hesabinda kullanilabilir (Harrison 1983).
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Cizelge 4.8. Deneysel TAR degerlerinin bulunmasinda kullamlan degerler

kVp { HVL (mm Al) | ffaktor | Kalibrasyon
faktorii
60 2.0 0.888 5.28
90 3.0 0.893 549
34 0.894
100 3.5 0.896 5.66

Cizelge 4.9. Doku - Hava orani. HVL = 2.0 mmAl, 60 kVp, A = 10x10 cm® .

Sudaki Havadaki Havadaki| TAR | TAR TAR
cm doz 1Isinlama Doz (Deney) { (MC) | (Harrison)

(mRad) (mR) (mRad)
0 402.76 378.00 330.00 1.220 | 1.235 1.255
2 281.02 360.06 314.33 0.894 | 0.888 0.854
4 162.34 343.38 299.77 0.542 | 0.546 0.527
6 91.96 327.80 286.17 0.321 | 0.337 0.314
8 54.06 313.29 273.50 0.197 | 0.207 0.189
10 32.16 299.72 261.65 0.122 | 0.129 0.118
12 17.27 287.00 250.55 0.069 | 0.079 0.070
14 14.50 275.07 240.14 0.060 | 0.051 0.043
16 6.69 263.88 230.37 0.029 | 0.033 0.026
18 2.99 253.37 221.19 0.014 | 0.020 -
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Cizelge 4.10. Doku - Hava orant. HVL = 2.0 mmAL, 60 kVp, A = 20x20 cm’

Sudaki Havadaki Havadaki| TAR | TAR TAR
cm doz isinlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mRad) (mR) (mRad)
0 435.01 400.00 349.20 1.246 | 1.226 1.289
2 299.90 381.00 332.61 0.902 | 0.964 0.921
4 190.18 363.36 317.21 0.599 | 0.617 0.599
6 117.86 346.88 302.83 0.389 [ 0.398 0.384
8 72.67 331.52 289.42 0.251 | 0.256 0.251
10 46.54 317.16 276.88 0.168 | 0.165 0.166
12 34.46 303.72 265.15 0.129 | 0.107 0.110
14 21.55 291.08 254.11 0.084 | 0.070 0.075
16 11.05 279.24 243.78 0.045 | 0.045 0.050
18 8.040 268.12 234.07 0.034 | 0.028 -

Cizelge 4.11. Doku - Hava orani. HVL = 2.0 mmAl, 60 kVp, A = 30x30 cm’

Sudaki doz Havadaki Havadaki| TAR | TAR TAR
cm | (mRad) isinlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mR) (mRad)
0 467.14 401.00 350.07 1.334 | 1.304 1.301
2 322.05 381.95 333.44 0.965 | 0.994 0.940
4 190.18 364.27 318.00 0.598 | 0.652 0.611
6 117.86 347.75 303.58 0.388 | 0.424 0.399
8 72.67 332.35 290.14 0.250 | 0.276 0.269
10 | 46.54 317.95 277.57 0.168 | 0.178 0.182
12 34.46 304.48 265.81 0.129 | 0.118 0.125
14 21.55 291.81 254.75 0.085 | 0.078 0.085
16 11.05 279.94 244 .39 0.045 | 0.049 0.059
18 8.83 268.79 234.65 0.037 | 0.031 -
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Cizelge 4.12. Doku - Hava orani. HVL = 3.0 mmAl, 90 kVp, A = 10x10 cm’

Sudaki Havadaki |Havadakif TAR | TAR TAR
cm doz isinlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mRad) (mR) (mRad)
0 1025.41 853.50 745.11 1.376 | 1.293 1.302
2 712.36 812.96 709.71 1.004 | 1.046 1.023
4 469.73 775.74 677.22 0.693 | 0.725 0.685
6 322.03 740.16 646.16 0.498 | 0.497 0.461
8 195.56 707.38 617.54 0.316 | 0.338 0.306
10 150.88 676.74 590.79 0.255 | 0.232 0.201
12 89.76 648.06 565.76 0.158 | 0.160 0.136
14 56.75 621.09 542.21 0.104 | 0.108 0.090
16 45.13 595.83 520.16 0.086 | 0.074 0.058
18 29.74 572.10 499.44 0.059 | 0.048 -

Cizelge 4.13 Doku - Hava oram. HVL = 3.0 mmaAl, 90 kVp, A = 20x20 cm?

Sudaki Havadaki Havadaki| TAR | TAR TAR
cm doz iginlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mRad) (mR) (mRad)
0 1045.82 882.00 769.99 1.358 | 1.340 1.352
2 795.71 840.11 733.41 1.085 | 1.157 1.108
4 560.18 801.21 699.46 0.801 | 0.847 0.801
6 406.11 764.87 667.73 0.608 | 0.609 0.575
8 281.63 731.00 638.16 0.441 | 0.436 0.409
10 213.23 699.34 610.52 0.349 | 0.312 0.291
12 | -149.11 669.70 584.65 0.255 | 0.222 0.209
14 110.72 641.83 560.32 0.197 | 0.157 0.150
16 75.33 615.72 537.53 0.140 | 0.109 0.115
18 51.92 516.12 0.100 | 0.074 -

591.20
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Gizelge 4.14. Doku - Hava oram. HVL = 3.0 mmAl, 90 kVp, A = 30x30 cm?

Sudaki Havadaki Havadaki| TAR | TAR TAR
cm doz ismlama Doz (Deney) | MC) | (Harrison)
(mRad) (nR) (mRad)
0 999.54 886.00 773.48 1.292 | 1.276 1.370
2 749.31 843.92 736.74 1.017 | 1.213 1.134
4 515.32 804.84 702.63 0.733 | 0.903 0.832
6 371.22 768.34 670.76 0.553 | 0.660 0.610
8 | 27749 734.32 641.06 0.432 | 0.477 0.452
10 200.39 702.51 613.29 0.327 | 0.344 0.329
12 138.91 672.74 587.30 0.237 | 0.246 0.245
14 100.42 644,74 562.86 0.178 | 0.178 0.183
16 60.89 618.52 539.96 0.113 | 0.125 0.136
18 32.97 593.88 518.46 0.064 | 0.083 -

Gizelge 4.15 Doku - Hava orani. HVL = 3.5 mmAl, 100 kVp, A = 10x10 cm?

p—

Sudaki doz{ Havadaki |Havadaki| TAR | TAR TAR
cm | (mRad) isinlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mR) (mRad)
0 1163.41 1024.00 893.95 1.301 | 1.302 1.312
2 910.93 975.36 851.49 1.070 | 1.057 1.071
4 612.40 930.20 812.07 0.754 | 0.743 0.744
6 403.82 888.01 775.24 0.521 | 0.517 0.513
8 255.65 848.69 740.91 0.345 | 0.354 0.353
10 178.76 811.93 708.81 0.252 | 0.246 0.239
12 104.27 777.52 678.78 0.154 | 0.171 0.161
14 77.82 745.16 650.53 0.120 | 0.119 0.108
16 58.12 714.85 624.07 0.093 | 0.081 0.071
18 29.32 686.39 599.22 0.049 | 0.053 -

* Harrison’un sonuclar1 3 ve 4 mm arasindaki degerlerden hesapland. .
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Cizelge 4.16 Doku - Hava orami. HVL = 3.5 mmAl, 100 kVp, A = 20x20 cm?

*

Sudaki Havadaki |[Havadaki{ TAR | TAR TAR
cm doz isinlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mRad) (mR) (mRad)
0 1300.99 1081.50 944.15 1.378 | 1.362 1.370
2 1053.61 1030.13 399.30 1.172 | 1.170 1.170
4 716.04 982.43 857.67 0.835 | 0.868 0.874
6 557.85 937.88 818.77 0.681 | 0.636 0.653
8 380.67 896.35 782.51 0.486 | 0.464 0.477
10 272.81 857.52 748.62 0.364 | 0.336 0.349
12 187.04 821.18 716.89 0.260 | 0.243 0.256
14 135.13 787.01 687.06 0.196 | 0.172 0.187
16 94.86 754.99 659.11 0.144 | 0.120 0.135
18 63.97 724.93 632.86 0.101 | 0.083 -

* Harrison’un sonuclari1 3 ve 4 mm arasindaki degerlerden hesaplandi.

Cizelge 4.17 Doku - Hava orant. HVL = 3.5 mmAl, 100 kVp, A = 30x30 cm’

*

Sudaki doz|{ Havadaki |Havadaki] TAR | TAR TAR
cm | (mRad) isinlama Doz (Deney) | (MC) | (Harrison)
(mR) (mRad)

0 1379.39 1120.50 978.20 1.410 | 1.282 1.388

2 1138.32 1067.28 931.73 1.222 | 1.233 1.210

4 807.13 1017.86 888.59 0.908 | 0.928 0.924

6 597.64 971.70 848.29 0.704 | 0.691 0.702

8 424.67 928.67 810.73 0.524 | 0.502 0.528
10 322.02 888.44 775.61 0.415 | 0.370 0.401
12 251.38 850.80 742.74 0.338 | 0.272 0.300
14 153.35 815.39 711.83 0.215 | 0.196 0.223
16 116.32 782.22 682.88 0.170 | 0.139 0.163
18 75.46 751.07 655.69 0.115 { 0.094 -

* Harrison’un sonuclari 3 ve 4 mm arasmdaki degerlerden hesapland:.




Cizelge 4.18 A =25 x 25 cm® demet alaninda Monte Carlo’dan elde edilen doku - hava oram:

TAR (MC) TAR (MC)
cm 80 kvp 85 kvp
HVL =2.74 mm Al HVL =2.93 mm Al
0 1.691+0.016 1.720 £ 0.017
1 1.400 £ 0.014 1.429 +0.016
2 1.173 £ 0.010 1.219 +0.009
3 0.992 £ 0.005 1.038 +0.008
4 0.828 £ 0.007 0.877 £0.011
5 0.690 + 0.008 0.744 £0.008
6 0.573 £0.005 0.628 +0.006
7 0.488 £ 0.005 0.532 £0.003
8 0.406 £ 0.007 0.449 +0.006
9 0.346 + 0.003 0.381 £0.004
10 0.288 +0.005 0.321 +0.004
11 0.243 £ 0.004 0.274 £0.005
12 0.203 +0.003 0.234 £0.005
13 0.173 £ 0.003 0.198 + 0.004
14 0.144 +0.002 0.167 £ 0.002
15 0.120 + 0.003 0.141 + 0.002
16 0.100 £ 0.003 0.120 £ 0.003
17 0.085 + 0.002 0.100 * 0.002
18 0.070 £ 0.002 0.082 + 0.003
19 0.059 £ 0.002 0.069 = 0.002
20 0.047 £ 0.003 0.056 £ 0.002
21 0.038 +0.002 0.045 + 0.002
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4.3.3. Hasta iizerinde g6z mercegi dozunun dogrudan dl¢iimii

Hasta {izerinde g6z dozu dlgebilmek igin TLD ler, goz kapagimn {izerine konuldugunda
calisma alanmimi daralttifindan, sekil 4.16 da goriildiigi gibi gbziin etrafindaki belirli merkezlere,
ikiger ikiger ince naylon kaplar iginde, yerlestirildi. $ekildeki 6 nolu TLD 6n-arka, 8 nolu TLD
ise sol-sag ¢ekimlerinde girig deri dozu igin sirasiyla kafanin arkasmna ve sol yanina, gelen x-151mu
demetinin merkez ekseni {izerine konuldu. Sag ve sol g6z merceklerinde sogurulan dozlar, bu

gozler etrafindaki TLD sonuglar kullanilarak saptand.

2 3 4
7 6

(arka)

Sekil 4.16. TLD lerin gz etrafinda yerlestirildigi noktalar. X-1ginlar1 kafaya lateral (sol-
sad) pozisyonda her zaman 5 nolu TLD nin, AP(6n-arka) pozisyonda 6 nolu
TLD nin bulundugu noktadan girmektedir

Calisma, Kasim 1995 - Haziran 1996 tarihleri arasinda teghisde ve tedavide olmak {izere
iki grupda yapildi. Skopi ¢ekimlerinde genellikle 80 kVp, DSA g¢ekimlerinde ise 85 kVp tiip
voltaji kullamidi. Bu kVp degerlerinde cihazin HVL si 6igildi ve sirasiyla 2.77 + 0.08 ve
2.83+0.08 mm Al bulundu. Demet alan ise, hasta kafasimin oldugu yerde, ¢aligma kosullarinda
isinlanan bir filimden 25x25 cm? olarak elde edildi. Cevrede hig bir sagic1 yokken, havada 20 tane
TLD iginlandi ve aym kogullarda aym noktadaki iginlanma, iyon odasi ile diglilerek, TLD
sonuglarint mRéntgene doniistiiren kalibrasyon faktorii 7.54610.367 olarak elde edildi. Bu kVp
ve HVL degerlerinde gdz merceginde sogurulan dozu hesaplamak igin de denklem 3.9 ve
literatlirden alinan f faktérleri kullaniidi,

Teshis galigmasi, 15 hasta ile ve yalmzca 6n arka pozisyon kullanilarak yapildi. Bu
ahgmada focal noktadan 65 cm uzakhikta bulunan hastanin uygun goriintiistini elde edebilmek
i¢in kisa bir siire skopi, daha sonra da DSA ¢ekimi gergeklestirildi. Tedavi gahgmas: ise 10 hasta
ile yapildi. Focal noktadan 76 cm uzaklikta bulunan hastaya operasyon sirasinda sol-sag
pozisyonda uzun stireli skopi, arkasimdan her iki pozisyonda da kontrol amaciyla DSA ¢ekimi
uyguland:.



4.3.4.1. Sonuglar ve tartigma

Teshis:
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Cizelge 4.19.DSA ¢alismasinda teghis esnasinda g6z hastalarimin mGy olarak aldiklan dozlar.
(Parantez igindeki sonuglar rad biriminde)

Hasta no / Go6z Merceginde Sogurulan Doz Skopi DSA
Yas (1)) (mGy) zamani
Sol Géz Sag Goz Ortalama (dakika) | On-arka
1/52 0.83 (0.083) 0.84 (0.084) 0.84 (0.084) 0.1 13
2/43 1.08 (0.108) | 1.07(0.107) 1.08 (0.108) 0.1 22
3/29 0.46 (0.046) 0.39(0.039) | 0.43(0.043) 0.1 11
4/34 1.26 (0.126) { 1.19(0.119) | 1.22(0.122) 0.1 21
5/20 1.14 (0.114) l.él (0.121) | 1.18(0.118) 0.1 24
6/4 0.97 (0.097) | 0.97(0.097) | 0.97 (0.097) 0.2 15
7132 1.16 (0.12) 1.18 (0.12) 1.17 (0.12) 0.3 20
8/39 0.51 (0.051) 0.42 (0.042) | 0.46 ( 0.046) 0.2 11
9/32 1.13(0.113) | 1.42(0.142) 1.27 (0.127) 0.2 23
10/52 1.31(0.131) | 1.57(0.157) | 1.44(0.144) 0.3 27
11/19 1.43 (0.143) | 1.46(0.146) | 1.45(0.145) 0.2 28
12/46 1.94 (0.194) | 2.03(0.203) | 1.99(0.199) 0.7 32
13/70 1.12(0.112) | 1.24(0.124) | 1.18(0.118) 0.4 15
14 /70 1.43 (0.143) 1.36( 0.136) ' 1.40 ( 0.140) 0.4 17
15730 0.52(0.052) | 0.51(0.051) | 0.51(0.051) 0.0 11
Ortalamat Standart 1.10 £ 0.42 0.2310.18 19.3316.72
sapma . {0.1110.04)

Teshis ¢aligmasi swrasinda hastadan dogrudan Olgiilen g6z dozlan ¢izelge 4.19 da
goriilmektedir (Slgtimler ﬁzermdekl hatalar ileride ¢izelge 4.31 de verilmigtir). Cizelgenin birinci
sutununda bu ¢aligmaya katilan hastalarm yaslan, ikinci, figiincii ve dordiincii siitunlarinda ise
hastalarin siras1 ile sol, sa§ ve ortalama gdz dozlar verilmektedir. Beginci stitunda hastaya on-
arka pozisyonda uygulanan skopi zamani, altinc: slitunda ise yine 6n-arka pozisyonda yapilan
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DSA ¢ekimlerinin sayisi bulunmaktadir. Sogurulan dozun, skopi zamaninin ve DSA sayilarinin
tim hastalar fizerinden ortalamas: ve standart sapmasi hesaplanarak gizelgenin son satirinda
verilmigtir. Buna gore teshis ¢aligmasinda ortalama 19.3316.72 tane DSA goriintiisti alinmakta
ve 0.2310.18 dakika skopi uygulanmaktadir. Béyle bir galigma sonucunda hastanin tek goziiniin
aldip1 ortalama doz ise 1.10£0.42 mGy dir. Caliymada her hastaya aym skopi ve DSA ¢ekimi
uygulanmadigindan, sonuglarin standart sapmasi bilyiik gikmaktadir.

On-arka pozisyonda x-ignlar1 kafaya, arkadan geldiginden (Sekil 4.17), sol ve sa§
gozlerin fokal noktaya olan uzakh@: aymdir ve dolayisiyle aldif dozlarin egit olmas: beklenir.
Fakat ¢aligma esnasinda hasta, kafasini operatdriin istegi Gizerine bir miktar sol veya sag yana
yatirdifn igin, ¢izelgede goriildiigii gibi géz dozlarinda bir miktar farklihiklar g6zlenmis ve bu
nedenle her iki gz dozunun ortalamasi alinmugtir.

Cizelge 4.20. Teshis hastalarindan, 6n-arka pozisyonda elde edilen DDO (Doku-Deri

Oramn) degerleri
Hasta no/Yas Deri Giris Dozu GOz Dozu

2l (nGy) (nGy) DDO
1/52 74.52 0.84 (0.084) 0.011
2/43 98.18 1.08 (0.108) 0.0084
3/29 58.57 0.43 (0.043) 0.0073
4/34 77.01 1.22 (0.122) 0.016
5720 113.86 1.18 (0.118) 0.010
6/4 91.57 0.97 (0.097) 0.011
71/32 106.36 1.17(0.12) 0.011
8/39 98.43 0.46 ( 0.046) 0.0047
9/32 98.49 1.27 (0.127) 0.013
10/52 136.72 1.44 (0.144) 0.010
11/19 136.63 1.45 (0.145) 0.010
12/46 150.49 ) 1.99 (0.199) 0.013
13/70 79.37 ' 1.18 (0.118) 0.015
~14/70 127.27 1.40 ( 0.140) 0.011
15/30 49.23 0.51 (0.051) 0.010

Goz dozlan, Sekil 4.16 daki 6 nolu TLD den elde edilen deri giris dozlarma bolinerek
once her hasta i¢in Doku Deri Oram (DDO) ayr ayr bulunmug (Cizelge 4.20) ve daha sonra da



68

bunlarin ortalamas: ve satandart sapmas: alinarak &n-arka pozisyon igin ortalama Doku Deri
Oram (DDQ) 0.011 £ 0.003 olarak elde edilmigtir

Tedavi:

Cizelge 4.21. DSA ¢aligmasinda, tedavi agamasinda g6z hastalarimn mGy olarak
aldiklar1 doz degerleri (Parantez igindeki sonuglar Rad biriminde)

Hasta no / Yag | Goz Merceginde Sogurulan| Skopi (dakika) DSA
(yi) Doz
(mGy) Sol On Sol On
Sol Goz Sag Goz sag arka sag arka
16/ 36 38.32(3.83) | 5.00(0.50) 1.5 0 26 24
17/ 36 49.48 (4.95) | 5.98 (0.60) 3.5 0 0 28
18 /61 24.00 (2.40) | 4.48(0.45 1.6 4.4 11 12
19 /48 66.51 (6.65) | 8.97 (0.90) 4.3 0 12 26
20/36 59.04 (5.90) | 6.68 (0.67) 4.1 0 0 31
21/53 14.41 (1.44) | 2.78 (0.28) 0.2 0 10 11
22 /27 46.19 (4.62) | 2.06 (0.21) 4.5 1.8 47 9
23/65 29.21 (2.92) | 3.10(0.31) 3.8 3.4 0 35
24 /22 20.12 (2.01) | 1.87(0.19) 0.6 2.1 34 18
25752 30.35(3.04) | 4.17(0.42) 3.0 0 0 9
Ortalamat Standart  37.76£17.20  5.7812.33 '

sapma (3.78+1.72) (0.411+0.20)

Sol-sag pozisyonda x-iginlan kafaya, sol tarafdan girdii i¢in, sol g6z fokal noktaya sag
goze gbre daha yakindir. Bu nedenle sol goziin aldif1 doz, daha fazladir. Tedavi galismasinda sol-
saj ve On-arka durumlarm her ikisi de kullamldigindan, bu galigma igin bir DDO degeri elde
etmek miimkiin degildir.

4.3.4. Fiziksel fantom iizerinde g6z merce§i dozunun dogrudan Sl¢iimii

Caligmada fantom, gekil 4.17 de goriildiig gibi hasta konumunda, x-igm cihazinin focal
noktasindan 65 cm uzakhga yerlestirildi. fkiser ikiger naylon koruyuculara konulmug TLD gipleri
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75, 80 ve 85 kVp tiip voltajlarinda g6z ve deri dozlarim Slgmek igin sirasiyla gz kapaklar
fizerine ve x-gmnlarmin fantoma giris noktalarma tutturuldu. Isinlamadan sonra fantom
uzaklagtirilarak onun yerine iyon odasi yerlegtirildi. Aym isinlama kogullarinda iyon odasindan
mR olarak elde edilen degerler 3.10 denkleminde yerine konularak x-isinlarinin fantoma giris
noktasinda havadaki doz degerleri hesaplandi. TLD lérden denklem 3.9 ve gizelge 4.22 yardimiyla
elde edilen gbz dozu once iyon odasmndan elde edilen hava dozuna, daha sonra da girig
noktasindaki TLD lerden elde edilen deri dozuna bbliinerek iki farkli deger bulundu. Bu
degerlerden ilkine DGHO (Doku-giris hava orami) ikincisinede DDO (doku-deri oram) denildi.
Daha sonra ¢aliyma, x-151u1 cihazi fantomun sol tarafina dondiriilerek sol-sag durumu igin
tekrarlandi. Bu konum igin fokal nokta-fantom mesafesi hasta galigmasinda oldugu gibi 76 cm ye

ayarland.

Hasta veya
fantom

x-iginlari gy,

X-151m1
tiipii

X

$ekil 4. 17. Hasta veya Rando fantomun 8n-arka pozisyonda igmlanmas
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Cizelge 4.22. Fiziksel fantomla g6z dozunun bulunmasinda kullanilan f degerleri

kVp | HVL (mm Al) | f faktdr
75 2.70 0.889
80 2.77 0.890
85 2.83 0.891

4.3.4.1. Sonuglar ve tartigma

Cizelge 4.23. Fiziksel fantom, TLD ve iyon odas: kullamlarak elde edilen deneysel sonuglar

Gézde sofurulan Doz Girig Dozu skopi DSA
(mGray) (mGray) zamani
Gerisagilma (dak.)
kVp mas Sol Sag Deride Havada factorii | &n sol | &n sol
arka saf | arka sag_‘
751 30 | 4.90+0.39 | 0.8110.11 | 6.14+0.29 3.5340.04 | 1.73940.102} — | 1.0 | — ] —
85| 6.4 | 9.45+1.30 | 0.78+0.20 | 12.68+1.25 | 7.25+0.08 | 1.749+0.192f — | — | — | 1
751 198 1 0.2740.03 | 0.29+0.03 | 32.36+3.18 | 18.01+0.09 | 1.797+0.186 | 1.0 | — | — [ —
80 | 180 { 1.2310.08 | 1.1340.06 | 102.67+9.76 | 49.29+0.16 | 2.083+0.205} 3.0 | — | — | —
85 | 23.2 | 0.5420.05 | 0.54+0.05 | 44.24+4.35 | 22.68+0.12 | 195140202 | — | — | 11 | —
80 ] 180 |} 62.6716.18 | 14.17+1.40 | 86.15t8.49 | 48.62+0.15 | 1.772+0.180 | 3.0 | — | —
85 ] 8.41 26
80 | 174 ]29.29+2.88 | 4.4510.16 | 37.21+3.66 | 21.06+0.13 } 1.76740.152 | — 29 | — | —
6 0.1 —_— -] —
Cizelge 4.23 de rando fantom kullamilarak elde edilen sonuglar goriilmektedir. Cizelgenin

birinci ve ikinci sdtunlarinda x-igm tdpnin voltaj ve mas degerleri, {ig, dort ve beginci

situnlarinda fantomun sirasiyla gozlerinde ve girig deri yiizeyinde 6lgiilen doz degerleri, altinci
stitunda havada fantomun girig noktasinda fantom yok iken iyon odasi kullamlarak elde edilen doz
degerleri, yedinci siitunda deri dozunun hava dozuna oramindan hesaplanan geri sagilma faktdri,
sekizinci stitunda ¢ahiymada kullanilan skopi zamam ve son iki sfitunda da ¢ahiymanin yapildi
konum hakkinda bilgi verilmigtir. Cizelgenin son iki satirinda fantoma tedavi hastasi gibi
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davramlmg, her iki pozisyonda skopi ve DSA g¢ekimleri birlikte yapilarak gézlerde sogurulan
dozlar dlgiilmiigtiir.
Fiziksel fantom dan her iki pozisyon igin 6lgiilerek ¢izelge 4.23 de verilen sol ve

sag g6z dozlari, 6nce deri sonra da havadaki doza bSliinmiis ve sirasiyla elde edilen DDO
ve DGHO degerleri gizelge 4.24 verilmistir.

Cizelge 4.24. Fiziksel fantom dan elde edilen DDO ve DGHO degerleri

Doku Giris Hava Oram
(DGHO)

Doku Deri Oram
(DDO)

kVp Pozisyon

Sol

Saf

Sol

Sag

75 | Sol-sap

0.798+0.101

0.132+0.024

1.38840.126

0.22940.034

80 | Sol-sap

0.787£0.155

0.120+0.013

1.39140.145

0.21140.004

85 | Sol-sag

0.745+0.176

0.104+0.026

1.30310.194

0.108+0.040

75 | On-arka

0.008+0.002

0.009+0.002

0.01510.002

0.016+0.002

80 | On-arka

0.012+0.002

0.01140.002

0.02510.002

0.023+0.02

85 | On-arka

0.012+0.002

0.01240.002

0.02410.002

0.024+0.002

Sol-sag veya On-arka konumlarinda bir dakika skopi yapildiginda veya bir DSA
goriintiisii alindifinda x-1ginlarinin fantoma giris yiizeyinde havadaki doz degerleri, Cizelge 4.23
{in 6 1nct siitununda bulunan iyon odasi okumalar1 ve 8,9,10 ve 11 inci siitunlardaki bilgiler

kullanilarak elde edilmigtir (gizelge 4.25).

Cizelge 4.25.0n-arka (focal nokta-fantom mesafesi 65 cm) ve sol-sag (focal nokta -
fantom mesafesi 76 cm) pozisyonda, bir dakikalik skopi ve DSA
gOriintiisii bagina fantom girisinde havadaki doz

Hava Dozu (mGray)
Sol-sag On-arka
DSA/frame 0.66+0.01 2.06210.011
Skopi/dakika 5.90+0.14 17.2240.16

4.3.5. Matematiksel fantom ve Monte Carlo yontemiyle géz dozunun hesab1

Cahsmanm bu kisminda fiziksel fantomun bilgisayar benzetigimi yapilmugtir. Buna gdre
kafa; kafatasi kemigi, deri ve yumugak doku olarak tamimlanmg, g6z ve kafa geometrisinde ise
eliptik silindir ve koni gibi geometrik sekillerin uygun kombinasyonlan kullanilmigtir.
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MC programinda foton, sekil 4.17 de goriildiigii gibi z dogrultusunda (giris koordinatlari
ve yonleri, verilen 1ginlama geometrisinde rasgele érneklenerek) fantomun, deri, kafatas1 ve beyin
olmak {izere yogunluklar1 farkli (Cizelge 4.26) 3 kisimdan olugan kafasina génderildi. Fotonun,
kesim 4.1 de anlatildif: gibi birbirinden bagimsiz olarak {iretilen fotoelektrik sogurma, Rayleigh
ve Compton sagilmasi serbest yollarindan en kisa olam kadar gittikten sonra, bulundugu noktanin
koordinatlar1 hesaplandi ve matematiksel fantom yardimi ile hangi dokuda oldugu belirlendi.
Fotonun, bulundugu dokuya gore ilk etkilesme ve ikinci gidecegi serbest yol hesaplar1 yapildi. Her
doku igin kesim 4.1 de belirtilen dosyalar ayri ayri olusturuldu ve bunlar serbest yol, Rayleigh ve
Compton sagilma hesaplarinda kullamldi.

Cizelge 4.26. Matematiksel fantomda, farkh yogunluktaki dokularin elemental
birlesikleri (agirliklarinin % si olarak).

Element | Kafa Tasi Kemifi | yumusak Doku Deri

H 7.0 10.0 10.22

C 23.0 23.0 26.93

N 3.9 2.3 426

o 49.0 63.0 58.04

Na 0.32 0.13 0.012
Mg 0.1 0.015 5.4x10°

6.9 0.24 0.31

S 0.17 0.22 0.15

Cl 0.14 0.14 0.253

K 0.15 0.21 0.08

Ca 9.9 0.0 0.14
Fe 8.0x10° 6.3x10” 1.5x10”
Zn 4.8x10° 3.2x10” 5.4x10*
Rb 0.0 5.7x10* 2.1x10”
Sr 3.2x10° 3.4x10” 6.6x10”
Zr 0.0 8.0x10™ 1.86x10™
Pb 1.1x10” 1.6x10” 2.8x10°

Yogunluk 1.486 gr / cm® 0987gr/cm’  1.105gr/cm’

Foton kaynag: olarak literatlirden, gizelge 4.27 deki HVL ve kVp degerlerinde alinan
enerji spektrumlar: kullamlidi. Matematiksel fantom yardim ile, g6z merceginde sogurulan toplam
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enerji hesaplandi ve 3. 4 denklemi kullamlarak géz merceginde sogurulan doz bulundu. X-1sinlar
enerji spektrumu ve 3.3 denklemi yardimiyla fantomun giris noktasinda havadaki iginlama
(Rontgen olarak), daha sonra da 3.10 denklemiyle buradaki doz degeri (rad cinsinden) elde
edildi. Fantomun giris noktasina gelen ve fantomdan geriye sagilan fotonlar hesaplanarak aym
sekilde deri dozu saptandi. G6z dozu 8nce havadaki doza sonra da deri dozuna bbliinerek DGHO
ve DDO degerleri bulundu (EK-8). Her spektrum 10 kez tekrarlanarak sonuglarmn standart

sapmalan belirlendi.

Cizelge 4.27. Monte Carlo Analizinde kullanilan enerji spektrumlari

E (kVp) 70 75 80 85 9 100
HVL (mm Al) 2.38 2.56 2.74 2.93 3.11 3.50

4.3.5.1. Matematiksel fantom Tasarim

Hesaplar, fotonun girig yoniine bagl olarak én-arka [Anterior - Posterior (AP)] ve sol -
sag (Lateral) olmak fizere iki farkli durum igin agagida verilen matematik bagintilar kullapilarak
yapildi:

a) Kafa
Kafa, yarim bir elipsoid tarafindan tepesi kesilmis, eliptik silindir gibi tanimlandi:

y>0
X

Z-L
(
Ax

Cr

2 Y 2 2
— <1
)+(Bx)+( )<

y <13.05

Z-L

X

(;X:)%( y<1

Burada
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Pozisyon| Ax | Bx | Ck L
[ On-arka | 8.0 | 7.15 | 10.0 | 10.0 + Kafa-Focal nokta mesadesi
Sol-sag | 10.0 | 7.15 | 8.0 | 8.0 + Kafa-Focal nokta mesadesi

b ) Kafatasi

Kafatasi, kafa kemigi (cranium) ve yiiz iskeleti (facial skeleton) olarak ikiye ayrildi.
i. Kafatas1 kemigi: ayn1 merkezli iki elipsoid arasinda kalan hacimle ifade edildi:

Z-L

X Y
(=) + () +( y=1
a b
X 2 Y 2 Z - L 2
+ + <1
(a+d) (b+d) (c+d)
Burada
Pozisyon a b c d
On-Arka | 66 5.75 8.6 0.9
Sol - Sag 8.6 5.75 6.6 0.9

ii. Ytz iskeleti, ki ayni merkezli eliptik silindir arasinda kalan hacimle ifade edildi.
Kafatas ve beyinle kesigen kisim gtz oniine alinmad:.

X2 Z""Lz
—) +(——) =<1
)

-11.85<Y <-2.12
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X, Y, Z-L,

—) +(=) + >1

(a2) (b2) ( c2 )

Burada

Pozisyon al bl a2 b2 c2 f K

On-Arka [ 70 | 9.0 75 | 665 | 95 14 |(@zL)y>0

Sol - Sag 9.0 7.0 9.5 6.65 7.5 1.4 X220

¢) Beyin

Beyin bir elipsoid ile ifade edildi:

X 2 Y 2 Z"“L 2

—Y +(=)+ <1

CY+E+ ()

Burada
Pozisyon a b c
On-Arka | 66 5.75 8.6
Sol - Sag 8.6 5.75 6.6

d ) G6z Lensleri

Go6z lensleri iki aynt merkezli eliptik silindir arasinda kalan hacim gibi tanimlandi:
X 2 Z - L 2
—Y +(————)Y' <1

( o)+ )

Z_L 2
21
a-d b—d)

20</ K |I< 40
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2.355Y<-435

N>0

Burada
Pozisyon a b d K N
On - Arka 8.0 10.0 0.6 X (Z-L)
Sol - Sag 10.0 80 { 00 (X-L) X

4.3.5.2. Sonuglar ve tartigma

Cizelge 4.28 de, hasta ve fantom galigmalarinin yapildig: kosullarda (25 x 25 cm?, 6n-
arka ve sol-sag) Monte Carlo ile elde edilen DDO degerleri verilmektedir. Goriildiigi gibi 6n-arka
durumunda, 70 ve 75 kVp tiip voltajlarinda g6z, diger voltajlara gore daha az doz sogurmaktadir.
Goriinthi kalitesinin yeterli olmas1 durumunda 6n/arka ¢aligmalarda daha algak doz degerleri elde
edileceginden 75 kVp tercih edilmelidir. Ancak optimum tiip voltajinin hasta ve fiziksel fantomla
kiyaslanmasi zordur. Zira hastaya galigmada radyopak ya da kontrast maddesi olarak iyod
bilesigi enjekte edilmektedir. Uygulanan optimum voltajin iyod bilegiginin 74 keV deki K kenarim
uyaracak mertebede olmasi gerekir. Sol-sag pozisyonda ise en uygun tiip voltaji 85 veya 90 kVp
dir. Ciinkii bu tiip voltajlarinda goz, diger voltaj degerlerine gére daha az doz sogurmaktadir.

Cizelge 4. 28. Monte Carlo yontemi ile 25 x 25 cm® demet alaninda deri giris dozuna gére elde

edilen DDO degerleri
On - Arka Sol - Sag
Tiip Voltaji (DDO) (DDO)
(kVp) Sol Sag Sol Sag
70 0.009:+0.004 0.008+0.005 0.83140.116 0.107+0.038
75 0.009::0.004 0.008+0.006 0.8670.057 0.140+0.028
80 0.013+0.003 0.0130.003 0.880+0.123 0.143+0.041
85 0.0130.005 0.0130.006 0.808+0.114 0.11240.024
90 0.0130.006 0.0120.008 0.766+0.161 0.110+0.034
100 0.014+0.005 0.013+0.005 0.829+0.118 0.119+0.060
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Cizelge 4.29 ve 4.30 da, DGHO degerlerinin hem tiip voltajina hem de demet alamna
olan bagimhbiklan incelenmektedir. Cizelgelerde goriildigli gibi her iki durum igin de, demet
alant azaltildifinda gdz dozu da azalmaktadir. Burada belirli bir demet alami vermek dogru
degildir. Ciinkd en uygun demet alanim ¢aligma sirasinda operatériin kendisi belirleyecektir. Ama
sOylenecek tek sey “mitmkiin olan en kiiglik demet alaninda” galigilmasidir. Genelde artan kVp
ve demet alam ile sagilan 15in miktar artacagindan dlgiilen doz degerlerinde de bir artis
beklenebilir. Ancak bu spesifik galismada g6z merceginin demet alanma gére hayli ufak boyutu
nedeni ile beklenen artig gdzlenmemektedir.

Cizelge 4.29.Monte Carlo Analizi ile sol-sag pozisyonda havada giris dozuna gére elde edilen

DGHO degerleri
20x20 25x25
Tiip Voltaji (cm?) (cm?)
(kVp)

Sol Sag Sol Sag
70 1.402+0.092 0.203+0.063 1.438+0.093 0.208+0.064
75 1.401+0.088 0.208+0.050 1.44410.094 0.218+0.063
80 1.404+0.098 0.258+0.068 1.47240.170 0.23910.068
85 1.317£0.142 0.191+0.073 1.342+0.190 0.143+0.073
90 1.31340.125 0.220+0.055 1.27140.266 0.182+0.056
100 1.321+0.111 0.229+0.051 1.379+0.196 0.198+0.100

Cizelge 4.30 Monte Carlo Analizi ile 6n-arka pozisyon i¢in havada giris dozuna gére elde edilen

DGHO degerleri
20x20 25x25
Tiip Voltaji (cm?) (cm?)
(kVp)
Sol Sag Sol Sag
70 0.012+0.003 0.01440.004 0.018+0.004 0.015+0.003
75 0.01610.004 0.016+0.005 0.0170.007 0.0160.006
80 0.023+0.007 0.021+0.007 0.02740.005 0.02740.005
85 0.023+0.006 0.024+0.008 0.02610.008 0.02740.007
90 0.023+0.010 0.023+0.010 0.025+0.010 0.024+0.009
100 0.019+0.012 0.020+0.011 0.026+0.011 0.026+0.010
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4.3.6. Yontemlerin karsgilagtiriimasi

Cizelge 4.31 de hastadan dogrudan &lgiilerek cizelge 4.19 ile 4.20 de verilen g6z dozlar:,
fiziksel fantom, Monte Carlo ve TAR yontemleri kullamilarak elde edilen sonuglarla

kargilagtirlmigtir.

Cizelge 4.31. Doz 6lglim ve hesaplarinda kullamlan ydntemlerin, DGHO kullanilarak
kargilastirilmasi (1-15 arast teghis, 15-25 arasi tedavi hastalar)

Hasta HASTA FANTOM MONTE CARLO TAR
NO (mGray) (mGray) (mGray) (mGray)
SOL SAG SOL SAG SOL SAG SOL SAG

1 0.83+0.11 | 0.8440.10 ] 0.69+0.10 | 0.69+0.10 | 0.74+0.23 | 0.7440.23 | 0.93+£0.04 | 0.93+0.04
2 1.08+0.12 | 1.0740.12 | 1.1340.14 | 1.1310.14 1.23+0.38 | 1.23£0.38 | 1.53+0.06 | 1.53+0.06
3 0.461£0.10 | 0.39+0.09 | 0.59+0.09 | 0.59+0.09 | 0.64+0.19 | 0.64+0.19 1 0.7940.03 | 0.79+0.03
4 1.26+0.15 | 1.19+0.15 | 1.08+0.14 l.OSiO. 14 1.1740.36 | 1.1740.36 | 1.47+0.06 | 1.47+0.06
5 1.14+0.20 | 1.21+£0.17 | 1.23+0.15 | 1.23%+0.15 1.3310.41 1.33+0.41 | 1.67£0.07 | 1.67+0.07
6 0.97+0.13 | 0.97+0.13 | 0.8310.15 | 0.83+0.15 | 0.90£0.27 | 0.9040.27 | 1.11+£0.05 | 1.11+0.05
7 1.16+:0.08 | 1.18+£0.10 | 1.12£0.22 | 1.12+0.22 1.21+0.36 | 1.21+0.36 | 1.4940.06 | 1.49+0.06
8 0.51+0.09 | 0.42+0.11 | 0.63+0.14 | 0.63+0.14 | 0.68+0.20 | 0.68+0.20 | 0.84+0.03 | 0.84+0.03
9 1.13+0.22 | 1424022 1 1.2240.19 | 1.22+0.19 | 1.33+0.40 | 1.3340.40 | 1.65+0.07 | 1.6510.07
10 1.31+0.25 | 1.57£0.27 | 1.47+0.25 | 1.47+0.25 1.59+0.48 | 1.59+0.48 | 1.97+0.08 | 1.97+0.08
11 1.4310.23 | 1.4610.22 | 1.4740.21 | 1.47+0.21 1.59+0.49 | 1.59+0.49 | 1.99+0.08 | 1.99+0.08
12 1.94+0.40 | 2.03+£0.48 | 1.88+0.44 | 1.88+0.44 | 2.04+0.60 | 2.04+0.60 | 2.4940.10 | 2.49+0.10
13 1.12+0.21 | 1.24+0.20 | 0.911£0.24 | 0.91+0.24 | 0.99+0.29 | 0.994+0.29 | 1.20+0.05 | 1.2040.05
14 1.43+0.35 | 1.36+0.33 | 1.01+0.25 | 1.01+0.25 1.10:0.32 | 1.10+0.32 | 1.34£0.06 | 1.34+0.06
15 10.52140.09 { 0.51£0.08 | 0.54+0.05 | 0.5410.05 | 0.59+0.18 | 0.5940.18 | 0.74+0.03 | 0.74+0.03
16 | 38.32+4.78 | 5.00+0.67 | 34.24%£5.08 | 4.8610.85 | 35.68+5.58 | 5.77+2.28 | 20.92+0.58 | 6.71+0.24
17 }49.4818.35] 5.98+2.27 | 52.80£7.63 | 6.35£0.96 | 55.20+8.12 | 7.58+2.91 | 30.07+0.81 | 7.69+0.27
18 124.00+5.03 ] 4.48+2.22 | 25.8945.33 | 5.294£2.37 | 27.1614.18 | 6.02+1.87 | 16.1610.48 | 6.2310.24
19 166.5118.49 | 8.9742.07 | 58.24+8.24 | 7.80+1.00 | 61.0249.01 | 9.16+3.36 | 33.3740.92 | 9.10+0.32
20 |59.0416.89 | 6.68+1.89 | 60.31+8.68 | 7.31+1.07 | 63.0619.26 | 8.71+3.32 | 34.2910.93 | 8.7610.30
21 ]14.4132.21}2.78+0.89 | 11.60£1.81 | 1.5310.36 | 12.02+1.94 | 1.86+0.80 |} 7.3130.20 | 2.41+0.09
22 146.1915.78 2.06:0.76 47.7746.98 | 3.3411.47 | 50.41+7.64 | 4.55+3.35 | 28.5810.85 | 4.19+0.4
23 129.2146.89 ] 3.10+1.11 | 31.27+5.38 | 4..60£1.99 | 33.1745.04 | 4.84+2.41 | 19.1610.60 5.8810.31
24 }20.12+4.89) 1.87+0.99 . 22.99+4.23 | 2.62+1.59 | 23.9543.98 | 3.34%1.91 | 15.351:0.45 | 3.4310.24
25 130.3544.02 4.17+0.98 | 32.3614.42 | 4.38+0.41 34.03:1:4.88 5.08+1.75 | 17.9410.50 | 4.5240.16
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Cizelge 4.19 daki 15 nolu hastanin ¢ekim kosullari ile, gizelge 4.23 iin 5 inci satirndaki
fiziksel fantomunkiler aymdir. Hem hastadan hem de fiziksel fantomdan 11 tane 6n-arka DSA
goriintiisti abinmugtir. Goriildiigi gibi her ikisindeki géz dozlan birbirleri ile uyumludur. Ancak
¢ekim sartlari farkh olduundan diger hasta galigmalarim1 bdyle dogrudan kargilastirmak miimkiin
degildir.

Cizelge 4.31 deki tiim Kkargilagtrmalarda, fiziksel fantom ile belirli parametrelerde
cekimler yapilarak gizelge 4.24 de verilen sonuglardan faydalamlmigtir. Once hastamin ginlama
sartlarinda ¢izelge 4.24 deki 6l¢iim sonuglar1 kullanilarak fantom ve MC igin x-iginlarinin kafaya
giris noktasinda havadaki doz, TAR igin ise goziin bulundufu noktadaki doz degerleri
hesaplanmistir. Daha sonra x-1sinlarinin kafaya giris noktasinda havadaki doz degerleri fantom
kullanarak ve MC yontemiyle elde edilen DGHO ile, gbziin bulundugu noktadaki doz degerleri
ise TAR sonuglari ile garpilarak her yontem i¢in géz dozu bulunmustur.

Cizelge 4.31 deki hastalarin sol gézleri igin, TAR ve diger yontemlerle elde edilen doz
degerleri arasinda bir farklihk goriilmektedir. Bu farkliik 16-25 nolu hastalarda dahada
belirgindir. Bilindigi gibi bu hastalar tedavi hastalaridir ve uzun siire sol-sag pozisyonda x-igmina
maruz kalmiglardir. Sol-sag pozisyonda ylizeye daha yakin olan sol gbz, deri ve kafatasi
kemiginden hemen sonra gelmektedir. X-i5mm1 fotonlarinin yoniine gore, sol gdziin arkasinda
bulunan bu kafatas: kemiginden dolay: bu bdlgede g¢oklu sagilmalar olmakta, bu da g6z dozunu
artirmaktadir. Bu nedenle sol-sag pozisyonda sol g6ziin aldig1 doz, TAR degerlerinden elde edilen
dozlardan biiytiktir.

Cizelge 4.31 de hemen goriilebilecegi gibi, Monte Carlo sonuglari hasta ve fantom,
fantom sonuglar da hasta sonuglarina gére biraz fazlalik gostermektedir. Hatirlanacag: gibi hasta
sonuglar: gbziin etrafina, fantom sonuglar: ise g6z kapaklarinin {izerine yerlestirilen TLD lerden
elde edilmigti. Goz kapag, cevresine gore biraz gukurda, gbz mercegi ise géz kapaklarinin 8 mm
altindadir. Monte Carlo ydntemi dozu g6z merceginin oldugu yerde hesaplar. Bu nedenle
sonuglar arasinda boyle bir degisim olmasi dogaldir.

Cizelge 4.31 den farkh olarak g6z dozlari, 6n-arka pozisyonda hastadan elde edilen deri
giris dozlan (Cizelge 4.20), Cizelge 4.24 ile 4.28 de sirasiyla Fiziksel fantom ve Monte Carlo ile
elde edilen DDO (Doku Deri Oram) degerleri ile garpilarak tekrar hesaplanmis ve Cizelge 4.32 de
hastadan elde edilen dozlarla kargilastiriimigtir.
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Cizelge 4.32. Deri giris dozu kullantlarak, 6n-arka pozisyonda fantom ve

MC’dan elde edilen g6z dozlar1
Hasta HASTA FANTOM MONTE CARLO
NO (mGray) (mGray) {(mGray)
SOL SAG
1 0.8310.11 | 0.8410.10 0.89+0.25 0.9740.49
2 1.0840.12 | 1.0710.12 1.1840.43 1.48+0.52
3 0.4610.10 | 0.39+0.09 0.70+0.16 0.76+0.34
4 1.2640.15 | 1.1940.15 0.9240.23 1.00+0.47
5 1.14+0.20 | 1.21+0.17 1.3720.47 1.4840.83
6 0.9740.13 | 0.9740.13 1.10+0.26 1.1940.54
7 1.1630.08 | 1.18+0.10 1.28+0.35 1.3840.68
8 0.51+0.09 | 0.4240.11 1.18+0.28 1.28+0.58
9 1.13£0.22 | 1.4240.22 1.18+0.29 1.2840.60
10 1.31+0.25 | 1.5780.27 1.641+0.42 1.7840.84
11 1.43+0.23 | 1.46+0.22 1.6410.42 1.78+0.84
12 1.9440.40 | 2.0310.48 1.8110.58 1.96+1.08
13 1.1240.21 | 1.2440.20 0.95+0.24 1.03+0.48
14 1.4310.35 | 1.36+0.33 1.53+0.46 1.65+0.86
15 | 0.5240.09 | 0.51+0.08 0.59+0.10 0.64+0.25
4.3.6.1. Uygulama

Cizelge 4.31 degerlerinin nasil elde edildigine 6rnek olarak, 16 nolu hasta icin fiziksel
fantom, Monte Carlo ve TAR sonuglarim kullanarak g6z dozunu hesaplamaya ¢alisalim. Cizelge
4.21 de g6riillddgi gibi, 16 nolu hastanin 1.5 dakika sol-sag skopisi yapilmig ve 26 tane 6n-arka,
24 tane de sol-sa DSA gbriintiisii gekilmistir. Bu kogullarda x-1ginlarmin sol-sag ve 6n-arka
durumlarda hasta kafasinn -oldugu yerde havada olugturdugu doz degerleri Cizelge 4.25
kullanilarak asagidaki gibi hesaplanir:

On-arka:

Bu durumda bir DSA gorintiisi ¢ekildiginde havada olusacak doz 2.06210.011 mGray
dir. 26 tane DSA goriintiisii alindigma gdre havadaki doz
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DSA: 26 x (2.06240.011) = 53.6140.29 mGray

olur.

Sol-sag:

Bu durumda 1.5 dakika skopi, 24 tane de DSA goriintiisti almmugtir. Bir dakikalik skopi
yapildiginda havadaki doz degeri 5.90+0.14 mGray, bir DSA gériintiisti ¢ekildiginde ise havadaki
doz degeri 0.6630.01 mGray dir. Bu durumda, skopi ve DSA gekimleri sonucunda havadaki doz

skopi: 1.5 x (5.90+0.14) = 8.85+0.21 mGray
DSA: 24 x (0.6610.01) = 15.84+0.24 mGray

dir.

1) Fiziksel fantom: Daha 6nce belirtildigi gibi, skopide 80 kVp, DSA da da 85 kVp tiip
voltaji kullanilmigtir. Fiziksel fantom igin deneysel olarak elde edilen DGHO degerleri
kullanularak sol ve sag gz dozlari agagidaki gibi hesaplandi:

Sol goz:

Sol goz i¢in Sol-sa durumunda 80 ve 85 kVp tlip voltajina karsilik gelen DGHO
degerleri sirasiyla 1.391+0.145 ve 1.303£0.194, én-arka pozisyonda 85 kVp deki DGHO degeri
ise 0.02410.002 (gizelge 4.24) dir. Sol gbzde hem sol-sag pozisyonda yapilan skopi ve DSA
gekimleriyle ve, hem de 6n-arka pozisyonda yapilan DSA gekimleriyle doz sogurulmaktadir. Sol-
sag pozisyonda skopi ve DSA’dan dolay: havada sogurulan doz miktarlar: sirasiyla 8.85+0.21
mGay ve 15.8440.24 mGray, dn-arka pozisyonda ise 53.61+0.29 mGray dir. O halde sol gézde
sogurulan toplam doz

skopi: (1.39140.145) x (8.85+0.21) = 12.31£1.58 mGray
DSA: (1.303+0.194)x(15.84+0.24)+(0.024+0.002)x(53.6110.29) = 21.93+3.50 mGray
Toplam: (12.31£1.58) + (21.93£3.50) = 34.2445.08 mGray
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Sag g6z:

Sag gdz igin Sol-sag durumunda 80 ve 85 kVp tiip voltajlarma karsihk gelen DGHO
degerleri sirasiyla 0.211+0.004 ve 0.108:+0.040, dn-arka pozisyonda 85 kVp deki DGHO degeri
ise 0.02410.002 (gizelge 4.24) dir. Sol goz igin verilen havadaki doz degerleri kullanilarak sag
gbzde sogurulan doz miktari

skopi: (0.211+0.004) x (8.85+0.21) = 1.86+0.08 mGray

DSA: (0.108+0.040)x(15.84+0.24)+(0.024+0.002) x (53.61+0.29) = 3.00+0.77 mGray

Toplam: (1.86+0.08) + (3.00+0.77) = 4.861+0.85 mGray
olarak bulunur.

2) Monte Carlo: Cizelge 4.29 ile 4.30 da, 25x25 cm” demet alam igin verilen DGHO
degerleri ve yukarda hesaplanan hava doz degerleri kullanilarak sol ve sag g6z dozlar: asagidaki
sekilde bulunur:

Sol gbz:

Sol-sag pozisyonda sol gbz i¢in 80 ve 85 kVp tiip voltajina karsilik gelen DGHO degerleri
sirasiyla 1.47210.170 ve 1.342+0.190 (Cizelge 4.29), 6n-arka durumunda 85 kVp deki DGHO
degeri ise 0.02610.008 (Cizelge 4.30) dir. Sol gdzde hem sol-sag durumunda yapilan skopi ve
DSA gekimleri hem de 6n-arka pozisyonda yapilan DSA gekimiyle doz sogurulmaktadir. Sol-sag
pozisyonda skopi ve DSA’dan dolay: havada sogurulan doz miktarlar sirasiyla 8.8540.21 mGay
ve 15.84+0.24 mGray, On-arka pozsyonda ise 53.61+0.29 mGray dir. O halde sol gbzde
sogurulan toplam doz:

skopi: (1.47240.170)x(8.850.21) = 13.03+1.81 mGray
DSA: (1.34240.190)x(15.84:+0.24)+(0.026:0.008)x(53.61+0.29)=22.65+3.77 mGray
Toplam:(13.03+1.81)+(22.65+3.77) = 35.68+5.58 mGray

olarak bulunur.
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Sag giz:

Sol-saf pozisyonda sag gbz i¢in 80 ve 85 kVp tiip voltajlarma karsiik gelen DGHO
degerleri sirastyla 0.239+0.068 ve 0.143+0.073 (Cizelge 4.29), 6n-arka pozisyonda 85 kVp deki
DGHO degeri ise 0.027+0.002 (Cizelge 4.30) dir. Sol gbz i¢in verilen havadaki doz degerleri
kullanilarak sag g6zde sogurulan doz miktar:

skopi: (0.239+0.068) x (8.85+0.21) = 2.12 + 0.65 mGray
DSA: (0.143+0.073)x(15.84+0.24)+(0.027+0.007)x(53.61+0.29) = 3.66+1.63 mGray
Toplam: (2.1240.65) + (3.66+1.63) = 5.77+2.28 mGray

olarak bulunur.

3) TAR: X-gmlarinm kafaya giris noktasinda itibaren, sol-sag durumunda sol géziin 3
cm, sag gbziin 10 cm, dn-arka pozisyonda ise iki g6ziin de 18 cm derinlikte oldugu kabul edildi.
Hesaplarda, kemik kalinhg: sol-sag durumda 0.5 cm, dn-arka durumda ise 0.9 cm alindi. 80 ve
85 kVp deki enerji spektrumlarinin ortélama enerjileri yaklasik 44 keV bulundu. Bu enerjide 0.5
ve 0.9 cm kemik kahinhklarina karsilik gelen yumugak doku kalinliklari ise sirastyla 1.53 ve 2.75
cm olarak hesaplandi. Bu bilgiler kullanilarak her iki pozisyonda sol ve sag gbzlerin yeni
derinlikleri igin agagidaki degerler bulundu:

sol-sag pozisyonda:

Sol gbz: (3.0-0.5)+1.53=4.03 cm = 4.0 cm
Sag g62:(10.0-0.5)+1.53=11.03cm~ 11.0 cm

' dn-arka pozisyonda:
Her iki g6z: (18.0-0.9)+2.75=19.85cm ~ 20.0 cm
TAR degerlerini kullanarak g6z dozunu hesaplayabilmek igin, gdziin bulundugu noktada

havadaki dozu bilmek gereklidir. Bu nedenle yeni derinliklerde goziin bulundugu yerde havadaki
doz degerleri ters kare kanunu kullamlarak elde edildi.



On-arka:

26 tane DSA goriintiisti ¢ekildiginde havada, fokal noktadan 65 cm uzakliktaki fantomun
girig noktasinda olusan doz 53.61+0.29 mGray idi. Bu durumda giris noktasindan itibaren 20 cm
uzaklikta her iki g6ziin de bulundugu noktalardaki hava dozu:

DSA: (53.6110.29) x (65> / (65+20)>) = 31.3620.17 mGray
olur.
Sol-sag:

Bu durumda 1.5 dakika skopi yapildiginda 8.85+0.21 mGray, 24 tane DSA goriintiisii
alindiginda ise 15.84+0.24 mGray hava dozu olusmaktadir. Focal nokta-fantom mesafesi 76 cm
olduguna gore, bu noktadan itibaren 4 ve 11 cm uzaklikta havada sirasiyla sol ve sag goziin
bulundugu noktalardaki doz degerleri

sol goz:

skopi: (8.85+0.21) x ( 76/ (76 + 4)%) = 7.99+0.19 mGray
DSA: (15.84+0.24) x (76°/ (76 + 4)*) = 14.30£0.22 mGray
sag goz:

skopi: (8.85+0.21) x (767 /(76 + 11)") =6.75+0.16 mGray
DSA: (15.84+0.24) x (76°/ (76 + 11))) = 12.09£0.18 mGray

olarak bulunur.

Sol goz:

Skopi nin yapildig: 80 Kvp de 4 cm derinlige kargiik gelen TAR degeri 0.828+0.007,
DSA nin yapildigx 85 kVp de 4 ve 20 cm derinliklere karsilik gelen TAR degerleri ise sirasiyla
0.87740.011 ve 0.056+0.002 (Cizelge 4.18) dir. Bu degerleri yukarda hesapladifimiz doz

degerleri ile garparak sol g6z dozu

skopi: (0.828+0.007) x (7.99+0.19) = 6.6240.21 mGray
DSA: (0.877+0.011)x(14.30+0.22)+(0.056:+0.002)x(31.36+0.17)=14.30+0.42 mGray
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Toplam: (6.62+0.21) + (14.30 £ 0.42) = 20.9240.63 mGray

olarak hesaplanir.

-

Sag gbz:

80 Kvp de 11 cm derinlige karsilik gelen TAR degeri 0.243+0.004, 85 kVp de 11 ve 20
cm derinliklere karsihk gelen TAR degerleri ise sirastyla 0.274+0.005 ve 0.056+0.002 (Cizelge
4.18) dir. Bu degerleri yine yukarda hesapladigimiz doz degerleri ile garparak sag goz dozu:

skopi: (0.243+0.003) x (6.7540.16) = 1.64+0.06 mGray
DSA: (0.274+0.005)x(12.09+0.18)+(0.056+0.002)x(31.3620.17) = 5.07+0.18 mGray
Toplam: (1.64+0.06) + (5.07+0.18) = 6.71+ 0.24 mGray

olarak elde edilir.
4.3.7. Risk Simirlan

Cizelge 4.25, 4.29 ve 4.30 kullanilarak goz dozlanmn Cizelge 4.33 de verilen risk
sinirlarina ulagmast igin gerekli skopi ve DSA degerleri elde edilmis ve sonuglar Cizelge 4.34 de

verilmigtir.

Cizelge 4.33.Yetiskinlerde g6z merceginde deterministik etkiler igin beklenen egik

degerleri
Egdeger doz Toplam egdeger doz Yilkk Doz Hizx
Etki (tek bir 1ginlanma sonucu) | (Uzayan Isinlamalar sonucu) | (yiiksek fraksiyonlu veya
uzayan iginlamalar sonucu)
(mSv) (mSv) (mSv / yil)
Opasiteler 500 - 2000 ' 5000 100
Katarakt 5000 8000 150
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Cizelge 4.34. DSA’ da, gbz galigmasinda, deterministik etkiler igin esik degerini gegen skopi ve

DSA smirlan
GOZ DOZU ON-ARKA SOL-SAG
(mSv) Skopi  (DSA) Skopi (DSA)
SOL SAG (dakika) (Cekim sayist) | (dakika) (Cekim sayisi)
100.89+14.55 20.23+5.91 10 10 10 10
105.87+15.01 17.14£5.51 0 11 11 11
105.28+14.83 16.55+5.33 0 0 11 11
104.22+14.51 16.92+5.22 0 0 12 0
100.09+15.68 10.665.61 0 0 0 113
151.34£21.83 30.3518.87 15 15 15 15
153.99421.83 24.938.02 0 16 16 16
150.57+23.60 16.04+8.43 0 0 0 170
156.33421.76 25.38+7.82 0 0 18 0
504.45+72.76 101.15429.57 50 50 50 50
500.43+78.43 53.32428+03 0 0 0 565
503.72+70.13 81.79+25.21 0 0 58 0
500.04+156.53 500.04+156.53 0 9327 0 0
500.28+97.29 500.28+97.29 1076 0 0 0
500.40+103.45 500.40+103.45 945 945 0 0
507.24+71.44 79.74425 .67 0 0 53 53
5004.18+721.73 | 1003.424293.37 496 496 496 496
5000.78+783.78 532.87+280.10 0 0 0 5646
5002.44+696.43 812.224+250.36 0 0 576.0 0
5000415156531 | 5000.41£1565.31 0 93266 0 0
5000.43£972.47 | 5000.431972.47 10755 0 0 0
75000.40£1033.75 5000.40+1033.75 9643 9643 0 0
5005.38+974+43 | 786.84125327 0 0 523 523
8000.63£1153.90 | 1604.263469.04 793 793 793 793
8000.95£1126.84 | 1257.75+404.85 0 0 836. 836
80007.39+1114.8 | 1300.11:400.76 0 0 0 922
8007.28+1135.42 | 1296.33+426.88 0 832 832 832
8000.71£1253.96 | 852.53+448.13 0 0 9033 0
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Her nekadar Cizelge 4.33 de verilen miisaade edilen stmrlar hastalara uygulanmasa da bir
kiyaslama amaciyla kullamlabilir. Buna gore sol-saf pozisyonda sol gbzii 5000 mGray doz alan
bir hastanin, tek bir iginlamada katarakt olmasi igin, ¢aliymada 523 dakika skopi ve 523 tane
DSA gbriintlisii alinmas1 gerekir (Cizelge 4.34). Ancak Onemli husus birbirini takip eden
iginlamalarda yani aym hastanin bu teshis ve tedaviyi bir kag kez gormesi durumunda ortaya
¢ikacak durumdur.
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5. SONUC

Diagnostik uygulamalarda insan egdegeri maddelerin fantom olarak kullamlmasmin iki
Onemli uygulamasi vardir; Bunlardan ilki, organ dozlarimn o&lglilmesi digeri ise 1ginlamanin
optimum goriintli kalitesi (uygun film yoZunlugu veya parlaklik ) verecek gekilde otomatik olarak
yapildig1 sistemlerin kalibrasyonlarinin gergeklestirilmesidir. Ancak bu fantomlarin hasta
¢aligmalarinda dogru sonuglar alinmasimi saglayacak sekilde uygun maddelerden yapilmasi
gerekmektedir. Bu amagla, g¢alismanin ilk kisminda kullanilan lusit, polipropilen, polietilen,
aliminyum ve bakir gibi maddeler kiyaslanmigtir. Sagilan iginlar hem goriintii kalitesini hem de
radyasyon dozunu etkilediinden bu karsilastirmalarda sagilan radyasyonun goriintii kalitesine
katkismin bir Olglisii olan “sagilma kesri” bir kiyaslama parametresi olarak kullanilmugtir.
Literatiirde daha ¢ok su, polistren ve/veya lusit igin verilen sagilma kesri hesaplarinda genelde
pratigi yansitmayan yontemler (tek enerjili x-151m demeti gibi) kullamlmig, gergek uygulamalan
yansitan ¢ok az deney yapilmistir. Bu aragtirmada gergek pratik uygulamay: yansitacak sekilde
¢ok enerjili kaynak ele alinmis ve degisik kalinliklar ve farkli fantom maddeleri i¢in “sagilma
kesri” tayinleri yapilmugtir. Deneysel ¢aligmalarin tam bir benzesimi bilgisayarda gerceklestirilmis
ve fantom etkilesmesinde M.C. yontemi uygulanmugtir. M.C. program hayli karmagik olmasi
nedeniyle Sncelikle basit durumlar i¢in galigtirilmig ve daha sonra literatiirdeki benzer ¢aligmalara
uygulanarak kontrol edilmigtir. Adi1 gegen fantom maddeleri igin deney ve M.C. sonuglan
kiyaslandiginda ¢ok iyi bir uyum elde edildigi goriilmistir.X - 1sum sistemi ile yapilan
deneylerde, parametrelerin ¢oklugunun Slgiimleri son derece gii¢ hale getirdigi gézlenmis, ayrica
yogun fantom akisi nedeniyle ¢ok dikkatli kolimasyon yapiimasi ve dedektdr veriminin uygun
olarak belirlenmesi gerektigi saptanmustir. Ancak M.C. tekniginin kullamilmasi tiim bu deneysel
zorluklar ortadan kaldirmig ve galigmanin teorik olarak ¢ok daha kisa zamanda ve daha az hata
ile yapilmasim saglamigtir. M.C. y8nteminin kullaniminda kargimiza gikan en 6nemli sorun, foton
istatistiginin fazla ve dolaysiyla da bilgisayar zamaninin uzun olmasidir.

Diagnostik tetkiklerde hasta dozunun 6l¢iilmesini saglayan y6ntemlerin birbirlerine gore
eksikleri ve kolayliklari vardir. Genelde yiizeye yakin organlarin doz Slgiimlerinde doku derinligi
s6z konusu olmadigindan bu organlarin fizerlerine yerlestirilen TLD ler ile deri dozu dogrudan
bulunur ve bu deger organm bu tetkik igin alacagi maksimum doz olarak degerlendirilir. Bunun
diginda belirli uygulamalar igin girig deri dozu Slgimleri yalmzca kullanilan teknik faktorierin ve
sistemlerin kendi aralarinda kiyaslanmalari amaciyla kullanilirlar. 4

Doz hesabinda kullamlan TAR ydntemi ile ilgili literatiirdeki sonuglar tamamen deneysel
oldugu i¢in bu degerler dncelikle deneysel ¢aligmanin benzesimi ve M.C. teknigi kullamlarak
teorik olarak elde edilmigtir. Literatir ile de yapilan karsilagtirmalarda ¢ok iyi bir uyum
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goriilmiigtiir. Deneysel veriler dikkate alindiginda M.C. ySntemi yine son derece etkindir. Ancak
pratikte kullanilan x-151m sistemine ait spektrumlarin teorik olarak bilinmesi gerekmektedir. TAR
¢izelgelerinin bir diger istlinliigi sonuglarin kaynak-film mesafesinden bagimsiz olmasidir.

Giinlimiizde anjiyografik ¢alismalar gerek teshis gerekse tedavi agisindan biiyllk 6nem
kazanmuglardir. Cok spesifik uygulamalar ancak bazen hayli yiiksek hasta dozu pahasina
yapilmaktadir.

G6z kanallarimin anjiyografik galismasinda hasta tarafindan alnan g6z dozlarinin
belirtilen ybntemler ile saptanmasi galigmanin ikinci kisminda gergeklestirilmigtir. TLD ile elde
edilen dogrudan okumalar, fiziksel fantom, fiziksel fantomun matematiksel benzesimi ile M.C.
kodunun kullanildify teorik ¢aligma ve TAR tablolarindan elde edilen sonuglar, teshis ve tedavi
hastalar: igin kargilagtirilmistir. Sonuglar, her hangi bir organ derinligi s6z konusu olmadifinda
TLD okumalan g6z dozunun dogrudan bir 8lglimii olarak alinabilecegini gdstermistir. Dolaysiyle
fiziksel fantom ve TAR deney sonuglari ile M.C. bulgular1 hastalardan elde edilen dogrudan
TLD okumalan ile kargilagtirilabilir. Tedavi hastalarinda, sol-sa§ pozisyonda kafatasi kemiginden
sol gdze sagilan ismlar nedeniyle, TAR ve dier sonuglar arasinda %25’e¢ varan farkhiliklar
olusmaktadir. Sadece ©On-arka pozisyonun kullanildigi teghis ¢alismalarinda ise yontemler
arasinda daha az farkliliklar g6zlenmektedir.

Ancak burada iizerinde durulmasi gereken nokta 6zel uygulamalarda yani Snceden
hazirlanmig ¢izelgelerin kullanilmast ve dogrudan doz okuma sansinin bulunmadifi durumlarda
organ dozu ile ilgili gergek degerlerin nasil elde edilecegidir. M.C. teknifi hi¢ sliphesiz pratikte
kolaylikla uygulanacak bir ydntem degildir. Ancak deney hatalar tasimadifindan bu galismadaki
kargilagtirmalar igersinde yer almustir. %25’ varan hatalara ragmen TAR y&ntemi kiyaslanabilir
sonuglar vermistir ve pratikte uygulanmasi en kolay olamdir.

Cizelge 4.21 de verildigi gibi hasta ¢aligmalarinda, dzellikle tedavi galigmalarinda 66.5
mGray’e varan degerler vardir. Literatiirde bu konu ile ilgili fazla bir galismaya raslanmamugtir.
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Ek - 1. Bilegik ve Kangimlarin Azalim Katsayilan

Monte carlo hesabinda, serbest yolu ve etkilesmelerin tiiriini belirleyebilmek igin
fotoelektrik, Rayleigh ve Compton lineer azalim katsayilarim ayri ayri bilmenin bilyiik énemi
vardir. Bilesik veya kangimlarin kiitle azalim katsayisim (Macovsk 1983)

E=ZiWi'l'L“JI M
Y Pj

seklinde yazabiliriz. Burada p ve p swraswyla bilesigin kiitle yogunlugu ve lineer azahm
katsayisi, p; 1 ve W;ise bilesikteki i’inci elementin kiitle yogunlugu ,lineer azalim katsayisi ve
bilesikteki elementin agirlik yilizdesidir. Yukardaki toplami asagidaki gibi agabiliriz.

% = Wl(%)l + Wz(% )+ Ws(% Vi g @

Eger Ny bilesik igindeki i. elementin bir gramindaki atomlarinin toplam sayisi ise , bu elementin
kiitle azalim katsayisini

(%)i = ( OraytS Comp Tt )i Nat

€))

seklinde ifade etmek miimkindir. Burada Ggay » O Comp » T ¢ Sirast ile elementin (cm” olarak)
Rayleigh, Compton ve fotoelektrik olay

tesir kesitleridir.Bunlar1 yerine koydugumuzda (2)
bagintist

% = W Nai(Orayt0 compt® for 1+ W2No2 (Orayt 0 comp?™T ) 2+

4

seklini alir . Bu denklemi

(% MK Wi Nt (OraphWN (Orgly +777 5)
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(ﬂ bilegik
P Comp = WINal (GCOIIJP)I+W2N32( GComp)2 IR

P\ bilesik
(p )fOtO = WINB.I (’[foto)l-l-szaz(Tfoto)z oo

seklinde bilesenlerine ayirabiliriz veya

HRay = P bilesik {W N (GR“Y)1+W2N32(GRay)2 preenees 1
U comp = P bilegik {WlNal (GCWP)I-'-WZNGZ(GCMP)Q grereeeens }
Koo = P bilegik {W]Nal (Tf“")l-l‘WZNaZ(Tfom)z e }

yazabiliriz.

©

M

®

®

(10)
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EK - 2. Fotoelektrik Sogurmada K Floresans Fotonunun Orneklenmesi

Monte Carlo ydntemi ile foton sagilmasinin benzetigimini yapmak igin genel olarak bir
kesilim enerjisi kabul edilir. Enerjisi bu kesilim enerjisinin altina diisti§li zaman fotonun madde
tarafindan tamamen soguruldugu diigiiniiliir.Kesilim enerjisinin segimi iki kiritere dayanir. (1)
Kesilim enerjisi fotoelektrik etkilesmenin en fazla oldugu enerji bélgesinde kalmahdir (2) kesilim
enerjisinin altinda bir enerjiye sahip fotonun ortalama serbest yolu, segilen hacim elemanmn
boyutlar: ile kiyaslandifinda gok kii¢iik olmahdir. Bu ydntem bilgisayarmn verimli kullammi igin
zorunludur. Teghis radyolojisinde 5 keV’lik kesilim enerjisi yeteri kadar diigiik sayilir. Ciinkii 5
keV’e sahip bir fotonun sagici ortamda fotoelektrik olay yapma olasihifn %98’den biiytiktiir.

20 den daha diigiik atom numarasina sahip maddelerde K - tabakasi elektronlarimn
baglanma enerjisi 5 keV’in altindadir.Bu da karakteristik x - igmlarmin enerjilerinin, kesilim
enerjisinin altinda olmas: demektir. Atom numarasi Z < 24 olan elementlerin K floresans verimi
% 20 nin altinda oldugundan foton enerjisinin etkilesme yerinde tamamiyle soguruldugu kabul
edilir. Bu nedenle fotoelektrik olaydan sonra foton takibi son bulur.

Sagic1 ortam atom numarasi z > 24 olan elementlerden meydana gelmisse, K karakteristik
x - ginlarinm enerjisi kesilim enerjisinin @istiindedir. Bu durumda enerjisi 5 keV’in iistiinde olan
fotonlar da izlenmelidir. Fotoelektrik etkilegmede bir K fluoresans fotonunun yayinlanma olasilig1

Pj = fk Wik Ij (1)
ile verilir. Burada j K gegisinin herhangi birini ifade eder. fy , K tabakas: elektronlarinin katkida

bulundugu fotoelektrik tesir kesitinin kesri; wy , K floresans verimi ; ve I; ise K; gegisinin relatif

frekansidir. K floresans verimi igin toplam olasilik

PF = Znggns: Pj = fk Wy (2)
ve Auger verimi
PE=1-PF 3

seklindedir. Monte Carlo hesaplarinda K - fotonlarindan veya Auger elektronlarindan birinin
yaymlanip yaymlanmadiina karar verebilmek igin bir q rasgele say1 Gretilir. Eger

q 2PF _ )]
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ise atomun tekrar uyarilmasi ile meydana gelen Auger elektronlarinin etkilesme yerinde tamamen
soguruldugu disiiniilir ve bdylece foton takibi sona erer. Diger taraftan eger

q < PF (5)

ise karakteristik enerjiye sahip bir K; fotonu yaymnladif: ve gelen fotonla, K; fotonu arasmndaki
enerji farkmin etkilegme yerinde hemen soguruldugu varsayilir. Floresans fotonu ise atomdan
izotropik olarak yaymlamr. Yaymimin yonii asagida belirtildigi gibi izotropik dagilimdan
orneklenir (Morin 1988).

Izotropik A¢1 Dagiimimn Orneklenmesi:

Orijininde fluoresans foton yayici bir atom bulunan bir polar koordinat sistemi
tammlayalm. Bu sistemdeki {i¢ eksenin yonelimi keyfi segilebilir, ¢iinkii floresans fotonun
yaytim y6nii gelen fotonun gelis ySniinden bagimsizdir, Yayilimin y6nii 6 polar agist ve ¢
azimut agis1 ile tanmmlamr. Izotropik bir dagilm igin dQ katt agist igine fotonun yaymlanma
olasilig: ;

inOd
P(0, $)d0odé = %’ = S—mi—:‘-@ (6)

dir. Burada O ve ¢ nin olasilik yogunluk fonksiyonlari sirasiyla;

HOSEES ™
P($)=— 8)
2n

dir. Buna gore, izotropik dagilimin rasgele bir yn takibinde, polar ve azimut agilan1 yukardaki
dagilimlara ters dﬁnﬁsﬁm yOntemi uygulanarak :

Cos0=1-2q ‘ )
(l) = 21tq2 (10)

seklinde bulunur. Burada q; ve q; birim aralikta diizglin olarak dagilmug iki bagimsiz rasgele
sayidir (Raeside 1976).
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Ek - 3. Ortalama Serbest Yol Uzunlufunun Belirlenmesi

Bir fotonun iki etkilesme aras: gidebildigi ortalama uzaklifa “ortalama serbest yol” denir.
Fotonun serbest yolu, toplam tesir kesitine dolayisi ile enerjisine baghdir. Io siddetindeki bir foton
demeti x kalinligindaki ortam1 gegtiginde siddeti,-

=L 0

seklinde Uistel olarak azalir. Burada pr ortamin, toplam lineer azalim katsayis: olarak bilinen
birim uzunluk bagina etkilegme olasihgidir ve teshis radyolojisinde

KT= Hcomp  HRray + Moo @)

olarak verilir. Burada peomp , Hray V€ Mroio Sirasi ile Compton sagilma, Rayleigh sagilma ve
fotoelektrik sogurma igin lineer azalim katsayilaridir. Homojen bir ortam igersinde ilerleyen bir

fotonun, x kadar yol aldiktan sonra etkilesme yapma olasili ;

Tax  Jre#rdx
q = : == : (3)
fIdx  [l,e A dx
0 0

ile verilir. (Hammersley and Handscomb 1964). integrali alip, X yerine x konuldugunda :
q= 1- e™* (4)

bulunur. Buradan, ters déniigiim y6ntemi kullanilarak fotonun serbest yol uzunlugu igin agagidaki
bagint1 elde edilir (Rubinstein 1981):

o) o
My :

Burada q bilgisayarda rasgele say:1 freticisi tarafindan iiretilen, O ile 1 arasinda diizgiin dailmig
bir sayidir.
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EK - 4. Koordinat Doniigiimleri

Coklu etkilesme olaylar igin, (8,0,r) kiiresel sagilma parametrelerinin kaynagin
bulundugu ilk kartezyen koordinat sistemine donfigtdriilmesi gerekmektedir. Burada r, n’inci
basamakta sagilmig fotonun serbest yolu, yani n’inci etkilesme ile n+1° inci etkileyme arasindaki
mesafedir. n+1’inci basamakta sagilma olay1 oldugu zaman, n+1’inci basamakta sagilan fotonun
yaymlanma ySniinii z+1 ekseni kabul eden yeni bir koordinat sistemi tammlamr. Bunun igin
n’inci basamak koordinatlarinda iki yer degistirme s6z konusudur. Birincisinde Xn-y, dlizlemi
On1  kadar z, etrafinda doner, bdylece fotonun yer vektdriinlin yan bilesenleri ~x,.; ekseni
boyunca uzanir. fkincisinde X+ - z, diizlemi O, agisi kadar e ekseni etrafinda déner,bdylece
n+1’inci basamakta sagilms fotonun yonit ile z+1 eksen gizgisi aym y&ne ySnelmis olur.Ikinci
donmede, foton yer vektoriiniin yanal bilegeni (xp.; ekseni boyunca uzanan) sifirdir. Bu ylizden
n+1’ inci basamakta sagilan fotonlarin, n+1’inci koordinat sistemindeki koordinatlari Xgpe =
0, Yor1 = 0, Zy1 = r ve sagilma agilart Ogig, @pe dir. Burada r, n+l ile n+2 etkilesme yeri
arasindaki mesafedir. n+1’inci koordinat sisteminden n’inci koordinat sistemine doniigiim

yapmak igin agagidaki doniiglim matrisi kullamlir:

Xn cosOcosp —sing@ cos@sinO)f xu.
Yn|=|cos@sing cos¢ sinBsing | y,., 9]
Z —sin0 0 cos0 Zn+

Burada 6 ve ¢ agilart n+1’inci olaya karsilik gelir. n+1’inci sistemden n’inci sisteme matris
déniisiimiiniin M| ] ile, n’inci basamak sagilma koordinatlarmin, j’inci koordinat sisteminde c}“
ile ifade edildigini digtnelim. Ornegin 3, ikinci basamak referans dizleminde, dgiincii
basamaktan sagilmig fotonlarin etkilesme yerini igaret eder. Foton etkilegmesinin gergek yerini
saptayabilmek igin,tim bu koordinat sistemlerini kaynagm oldugu C, koordinat sistemine
doniigtiirmek gerekir. Ornegin, fi¢ kez sagilmig fotonlarin labaratuar koordinatlar1 (dérdiinc
etkilegsme yeri)
Ci= Mo[C%] +Mo [Ml[C%]]'*‘ Mo [Ml[Mz [Cg}]] 2

dir. Bir tek sagilma olayinda sagilmig fotonun yer vektdrii nlin yanal bilegenleri olmadifindan
(x=0,y=0) matris ddniigimd, c},:Mo[c{] bilinenen doniislime indirgenir (Boone and Seibert
1988):

Xo =T cosQ sin O, Yo = 1 sin O sing Zp = 11 cosO 3)
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EK -5. Sacilma Kesri ve TAR degerlerini Hesaplayan Monte Carlo Programm

J*

su.h :lineer azalim katsayilari.

compton.h :compton Sagilmasi.

Rayleigh.h :Rayleigh sagiimasi.

AIR.h :Hava kutle sogurma katsayisi
MUWATER.h : Su kiitle sogurma katsayilar
spectrum.c :Spektrum datalart

Set  Tup voltaji (KVp) Toplam Filtrasyon HVL

1. 50 2.5 1.74
2. 60 1.5 1.55
3. 60 2.0 1.83
4, 60 2.5 2.07
5. 70 2.0 2.11
6. 70 2.5 2.38
7. 80 2.0 2.42
8. 80 2.5 2.74
9. 80 3.0 3.03
10. 90 2.0 2.76
11. 90 2.5 3.11
12. 90 3.0 3.43
13. 100 2.5 3.50
14. 110 2.5 3.90
15. 120 25 431
16. 85 2.5 2.75
17. 75 2.5 2.40
*/
#include <stdlib.h>
#include <conio.h>
#include <stdio.h>
#include <time.h>
#include <math.h>
#include <dos.h>

#include "su.h"

#include "compton.h"

#include "rayleigh.h"

#include "MUWATER.h"

#include "spectrum.c”

#define DTOR 1.745329252E-2

#define RTOD 57.29577951

#define RO 1.0

#define random_number_interval 32768.0

float huge com[90][180],huge ray[90][180];
float huge energy of scattered_photon[90][180];
double ppfrand(void) ; -

short nfrom (register short lo,register short hi );
main()

{
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FILE *pt,*tip,*scat;

struct time timep;

struct date datep;

double arg,angle,phi,theta,expol,derin,dalan3,enl;

double x,y,z xlast,ylast,zlast,pathlength,sum;

double energy,xx,yy,zz,su2,deni,dboyu,su3;

double factor,thickness,Ra,Rs,phik,dalan2,egim,direktdedektor;
double xprime,yprime,zprime,hold,smallscatter,dedektor;

double ten,Rc,Rr,incident_per_interaction_foton,it3,it2,uzaklik,duzlem;
double answer,en,xmax,count,absorbscatter,dalanl;

double many,bounce,primary,absorb,backscatter,expo,arp;

double zkev,mueff,mean,sum2,var,sigma,dalan,falan,dedekt_aci;
double compl,ray1,fotl,sum7,su4,su7,su8,bcksum,suh,suhl,suh2;
double interaction_foton,topfoton,OA kal2, HVL,zk,ft,fit;

double alan,xscatter,ilerisacilma,hol,muef,dos,dos1,dos2,oran;

double compt,rayle,small,pmany,etkilesmeyen,xkacan,etkilesen,nm1,nm2,nm3;
double scsogurulan,sogurulan,gerikacan,eni,boyu,fantom_mesafesi;
float sine[361],cosine[361],ct[51],cp[S1],st[51],sp[51];

float nal[90],bck[10][90],ex[90][21],exp[10][40];

float val[10][6],mal[10][12],rad[10][21];

unsigned long int nphotons,phot_amplitude,photons,phot,foton_sayisi;
double topla,ortalama_enerji,sum4,sumS5,tenten,meff,hol2;

unsigned int iseed;

int kev,iteration,voltaj,ener,il,gizem,tekrar,kal;

int ienergy,ntimes, itheta,iphi,i,j,k,ie,kvold,set;

char fname[50],fname1[50],fname7[50],fname8[50];

Girig parametreleri

~f
textcolor(YELLOW);

textbackground(RED);

clrscr();

sprintf( fname7,"SU" );
gotoxy(635,1);printf("NIYAZI MERIC");
gotoxy(33,1);printf("MONTE CARLO");
gettime(&timep);

getdate(&datep);

sprintf{ fname8,"scatH.c");

if((scat = fopen( fname8,"w" )==NULL){

clrser();

gotoxy(10,15);printf("Lgraf2.c File'i acilamadi!!!");
goto END;

}

fprintf(scat,fname7);

fprintf{scat,"\n");

fprintf(scat,"KALINLIGA GORE SCATTER FRACTION\n");
fprintf{scat,"\n");

fprintf{scat,” cm F error \n");
fprintf{scat,"\n");

fclose( scat );

/* enerji ve HVL igin yukardaki deney set numarasindan birini girin ( 1 - 12 )*/
set=17, :
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/* HVL degeri */

HVL =2.42;

/*TUP VOLTAII */

voltaj = 80 ;

*DEMET ALANI(CM)*/

- deni = 10.00;

dboyu = 10.00;

/* FANTOM KALINLIGI (CM)*/
thickness = 0.5;

A*FANTOM DIKEY UZUNLUGU(CM)*/
eni = 40.0;

*FANTOM YATAY UZUNLUGU(CM)*/
boyu = 40.0;

*KAYNAK-FANTOM MESAFESINI (CM)*/
fantom_mesafesi = 100.0;

/* Dedektor cap: */

it2 = 5.08;

/* Fantom dedektor mesafesi */

duzlem = 5.0;

iseed = 32507,

/* iterasyon sayist */

tekrar = 10;

sprintf( fname, "A%dSUH.c",il );

sprintf( fnamel,"%dSUH.c",il );

clrser();

if((pt = fopen(fname,"w" ))==NULL){
clrser();

gotoxy(10,15);printf("enerji.c File'i acilamadi!!!");
goto END;

}

fprintf{pt,fname7 );

fprintf{pt,"\n");

fprintf(pt,"Baslama Tarih (d/m/y): %d/%d/%d
\n",datep.da_day,datep.da_mon,datep.da_year);

fprintf{pt,"Baslama Saati (h/m/s): %d/%d/%d
\n",timep.ti_hour,timep.ti_min,timep.ti_sec);

fprintf(pt,"Kaynak-Fantom mesafesi: %6.2f cm\t Random Seed:
%u\n",fantom_mesafesi,iseed);

fprintf(pt,"enerji:%d KVp Demet alani: %6.2f x %6.2f cm2 Fantom dedektor
mesafesi:%6.3f \n ", voltaj,deni,dboyu,duzlem);

fprintf{pt,"iterasyon: %d HVL:%6.3f yogunluk:%6.3f Dedektor capi:%6.2f

Iterasyon:%d\n" Jjtekrar, HVL,RO,it2 tekrar);
fprintf(pt,"Fantom boyutu :%6.2f X %6.2f x %6.2f\n" eni,boyu, thickness);
fprintf{pt," \n");

fprintf(pt,"” Enerji Absoption  Primary Fore Scatter Back Scatter \n");
fprintf(pt,” (kVp) Mean S.D. Mean S.D. Mean S.D. Mean S.D. \n");
fprintf{pt," \n");
fclose( pt );

if{(tip = fopen( fnamel,"w" ))==NULL){

clrser(); .

gotoxy(10,15);printf{"Lgraf2.c File'i acilamadi!!!");

goto END;
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}

fprintf(tip,fname?7 );

fprintf{tip,"\n");

fprintf(tip,"Kaynak-Fantom mesafesi: %6.2f cm\t Random Seed:
%u\n",fantom_mesafesi,iseed);

fprintf(tip,"enerji:%d KVp Demet alani: %6.2f x %6.2f cm2 \n ",voltaj,deni,dboyu);
fprintf(tip,"iterasyon:%d HVL:%6.3f\n" ,tekrar, HVL);

fprintf(tip,"Fantom boyutu :%6.2f X %6.2f x %6.2f\n" eni,boyu,thickness);
fprintf(tip,” derinlige bagli olarak sogurulan enerji ve exsposure \n");
fprintf(tip,"\n");

fprintf(tip," cm  (Rad) (Rad/R) (TAR) Sigma F Faktor\n");
fclose( tip );

siniis ve cosiniis tablosu
*/

I*

for (i=0; i<360; ++i ) {
angle = 1i;

angle = angle * DTOR;
sinefi] = sin( angle );
cosinefi] = cos( angle );

}

Rayleigh Sacilma Olasihig

1*

gotoxy( 1,5 );

printf("Rayleigh Sacilma Olasiligi...");
for( ie = 10; ie <= voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 50,5 ); printf("%3d kev",ie );
energy = ie;

for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;

en = energy;

rayleigh( &theta,&en,&answer );
ray[ie][j] = answer;

if( answer > xmax ) xmax = answer;

}

factor = 16383. / xmax;

for( j=0; j<180; ++j ) ray[ie][jl=factor * ray[ie]{j];
}

Compton Sacilma Olasihi

gotoxy( 1,7);

printf("Compton Sacilma olasiligi...");
for( ie = 10; ie<=voltaj; ++e ) {
gotoxy( 50,7 ); printf("%3d kev",ie );
energy = ie;

for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;

en = energy;

compton( &theta,&en,&answer );
com[ie][j] = answer;
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if( answer > xmax ) xmax = answer;

energy_of scattered_photon[ie][j] = en;

}

factor = 16383. / xmax;

for( j=0; j<180; +1tj ) com[ie][j] = factor * coml[ie][j];
5,
Farkl foton enerjileri lizerinden dongii

*/

clrscr();

if((dboyu > 0.0) && (deni > 0.0)) dalan = deni * dboyu;
else dalan = 0.01;

falan = eni * boyu;

it3=it2/2.0;

uzaklik = fantom_mesafesi + thickness + duzlem ;
dedekt_aci =RTOD * atan( it3 / uzaklik );
for(j7=0;j<=90;++j){

for(i=0; i <= 21;++i){

ex[j}{i] = 0.0;

}

}

for(k=0;k<=10;++k){

for(i=0; i <= 40;++i){

rad[k][i] = 0.0;

expfk][i] = 0.0;

}

}

for(i=0;i<=90;++i){

for(k=0; k <= 10;++k){

bek[k][i] = 0.0;

}

}

for(i=0; i <= 6;++1){

for(k=0;k<=10;++k){

valfk]{i] = 0.0;

}

}

for(i=0; i<=12 ;++i){

for(k=0;k<=10;++k){

mal[k][i] = 0.0;

}

}

phot = 0;

fotl = compl =rayl = topla = tenten = 0.0;
gotoxy(60,8);printf{"B.tarihi:%d/%d/%d\n",datep.da_day,datep.da_mon,datep.da_year);
gotoxy(60,10);printf{("B.zamani:%d.%d.%d\n" timep.ti_hour,timep.ti_min,timep.ti_sec);
gotoxy(65,2);printf{ "NIYAZI MERIC\n");
gotoxy(33,2);printf("MONTE CARLOWn");

gotoxy(2,2);printf{fname7 ); “
gotoxy(26,20);printf{"Fantom Alani :%6.21f X %6.21f cm2\n" eni,boyu);
gotoxy(19,22);printf{”"...PROGRAMI DURDURMAK ICIN CTRL-C TUSUNA
BASIN...\n");
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gotoxy(1,4);
printf("Obje kalinligi:%5.21f cm; Demet alani:%5.21f x %5.21f
cm2;\n", thickness,deni,dboyu);

gotoxy(1,6);

printf("Kaynak-Fantom Mesafesi:%5.21f cm; HVL:%6.3f\n",fantom_mesafesi, HVL);
gotoxy( 1,8 );

printf("Tup voltaji :%d \n",voltaj);

gotoxy(22,8);

printf("%3d inci Deney (deney sayisi:41)",(gizem-1));

for( iteration = 0; iteration < tekrar; ++iteration ) {

gotoxy( 45,13 ); printf("Iterasyon: %3d",iteration+1 );

ener = 0;

primary = absorb = absorbscatter = smallscatter = ilerisacilma = 0.0;
rayle = compt = topfoton = ten = direktdedektor = dedektor =0.0 ;
backscatter = many = bounce = xkacan = 0.0;

gerikacan = etkilesen = sogurulan = scsogurulan = xscatter = 0.0;
etkilesmeyen = pmany = small = 0.0;

for(i=0; i <= voltaj; ++i ) {

nalfi] = 0.0;

}

/* Spektrum Dbongiisii */

for (ienergy = 0; ienergy <= voltaj; ienergy +=1) {

switch(set)

{

case 1 :phot_amplitude = kV1[ienergy]; break;

case 2 :phot_amplitude = kV2[ienergy]; break;

case 3 :phot_amplitude = kV3[ienergy]; break;

case 4 :phot_amplitude = kV4[ienergy]; break;

case 5 :phot_amplitude = kV5[ienergy]; break;

case 6 :phot_amplitude = kV6[ienergy]; break;

case 7 :phot_amplitude = kV7[ienergy]; break;

case 8 :phot_amplitude = kV8[ienergy]; break;

case 9 :phot_amplitude = kV9[ienergy]; break;

case 10:phot_amplitude = kV10[ienergy];break;

case 11:phot_amplitude = kV11[ienergy];break;

case 12:phot_amplitude = kV12[ienergy];break;

case 13:phot_amplitude = kV13[ienergy];break;

case 14:phot_amplitude = kV14[ienergy];break;

case 15:phot_amplitude = kV15[ienergy];break;

case 16:phot_amplitude = kV16[ienergy];break;

case 17:phot_amplitude = kV17[ienergy];break;

default : ienergy = voltaj;

phot_amplitude = foton_sayisi;

}

gotoxy( 25,13 ); printf("Enerji: %3d",ienergy );

if{ kbhitQ!=0) {

if{ getch(=='x" ) goto END;

}

gotoxy( 1,10 ); _
printf("%d keV de %lu foton \n",ienergy,phot_amplitude );
nphotons = phot_amplitude ;

if{ nphotons==0 ){
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goto NEWENERGY;
}
/*
foton déngiisii
*/
for( photons = 1; photons <= nphotons; ++photons ) {
++phot;

gotoxy( 31,17 ); printf("Foton: %lu ",phot);

gotoxy( 1,24 );clreol();

alan = OA = phik = xlast = ylast = zlast = theta = phi = itheta=x =y =2z=0.0;
ntimes =0;

energy = ienergy;

/*
fantom iizerine gelen foton drnekleniyor ve giriy koordinatlari
hesaplanryor.

*/
arg = ppfrand();

xlast = deni * (arg - 0.5);

arg = ppfrand();

ylast = dboyu * (arg - 0.5);

alan = sqrt((xlast * xlast) + (ylast * ylast));

theta = RTOD * atan(alan / fantom_mesafesi);

OA = sgrt((fantom_mesafesi * fantom_mesafesi)+ (alan * alan));
itheta = theta;

zlast = OA * cosinefitheta ];

if(xlast == 0.0){

if(ylast > 0.0){

phi = 90.0;

goto DOLANDUR;

}

else

{

phi = 270.0;

goto DOLANDUR;
}

}

if{ylast == 0.0){
if(xlast >=0.0){

phi = 0.0;

goto DOLANDUR;

}
else

{

phi = 180.0;

goto DOLANDUR;
}

}

phik = RTOD * atan(ylast / xlast );
if{ xlast > 0.0 ){

if{ ylast > 0.0){

phi = phic
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else

{
phi = 360.0 + phik;
}
}

else

{

phi = 180.0 + phik;

}

z = Zlast;

DOLANDUR:

itheta = theta;

iphi = phi;

kev = energy;

if( kev<5) {

++small;

smallscatter = smallscatter + energy;

kal2 = (z - fantom_mesafesi);

kal = ceil(kal2);

dalan2 = deni * (z / fantom_mesafesi); /* derinlik alam */
dalan3 = dboyu * (z/ fantom_mesafesi);

if(( fabs(2 * x) < dalan2 ) && ( fabs(2 * y) < dalan3 )){
rad[iteration][kal] = rad[iteration][kal] + energy;

goto NEWPHOTON;

}

arg = ppfrand();

Ra = - log( arg ) / muphoto[kev];
arg = ppfrand( );

Rr = - log( arg ) / murayl[kev];
arg = ppfrand( );

Re = - log( arg ) / mucomp[kev];
Rs =min( Rc,Rr );

pathlength = min( Ra,Rs );

/*
lab. coordinat sistemine geri déniigtiirme

*/
ct[ ntimes ] = cosine] itheta ];
cp[ ntimes ] = cosine] iphi J;
st[ ntimes ] = sinef itheta ];
spl ntimes ] = sine[ iphi J;
xprime = 0.0;
yprime = 0.0;
zprime = pathlength;
ior(j—‘ntimm;j >=0;-j){
=) .
xx = xprime * ct{k] * cp[k] - yprime * sp[k] + zprime * cp[k] * st[k];
yy = xprime * ct[k] * sp[k] + yprime * cp[k] + zprime * st[k] * spfk];
2z = xprime * -st[k] + zprime * ct{k];
Xprime = xx;
yprime = yy;
zprime = zz;
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}

X = xprime + xlast;
y = yprime + ylast;
z = zprime + zlast;

/#
Derinlik exposure

*/
kal2 = (z - fantom_mesafesi);
kal = ceil(kal2);

dalan2 = deni * (z / fantom_mesafesi); /* derinlik alani */
dalan3 = dboyu * (z / fantom_mesafesi);

if(( fabs(2.0 * x) <= dalan2 ) && ( fabs(2.0 * y) <= dalan3 )){
ener = energy; :

ex[ener][kal] = ex[ener][kal] + 1.0;

}

if( z < (fantom_mesafesi)) {

if( zprime != 0.0 ) egim = (fantom_mesafesi - zlast) / zprime;
xx = egim * xprime + xlast;

yy = egim * yprime + ylast;

if(( fabs(xx) <= (deni / 2.0)) || ( fabs(yy) <= (dboyu / 2.0))){
ener = energy;

bekf[iteration][ener] = bek[iteration][ener] + 1.0;

}

}

if( z < fantom_mesafesi ) {

++gerikacan;

backscatter = backscatter + energy;
goto NEWPHOTON;

}
/*
kenarlardan kacan fotonlar

*/

if{( fabs(x) > (eni / 2.0)) || ( fabs(y) > (boyu / 2.0))){

++xkacan;

xscatter = xscatter + energy;

goto NEWPHOTON;

}

/*

Maddeyi z yoniinde gecen foton (hic etkilesmeden gecti)
*

/

. if( z> (thickness + fantom_mesafesi) ) {
if( ntimes == 0) {
+tetkilesmeyen;
primary = primary + energy;
if( theta < dedekt_aci ){
/*
Dedektire gelen foton

++direktdedektor;
goto NEWPHOTON;
'}

else
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{

goto NEWPHOTON;
}

}

else

{

/*
sacildiktan sonra objeden z boyunda gecen foton

*/

++etkilesen;

ilerisacilma = ilerisacilma + energy ;

if( zprime !=0.0 ) egim = (uzaklik - zlast) / zprime;
XX = egim * xprime + xlast;

yy = egim * yprime + ylast;

arp =xx *xx +yy *yy;

mean = sqrt( arp ) ;

if{ mean < it3 ){

/*
Dedektdre gelen foton

*/

++dedektor;
goto NEWPHOTON,;

}
else

{

goto NEWPHOTON;
}

}

}

/*
Sogurulan foton (Foto Elektrik Olay)

*/

iffRa<Rs) {

if{ ntimes ==0) {

++sogurulan;

absorb = absorb + energy;

kal2 = (z - fantom_mesafesi);

kal = ceil(kal2),

dalan2 = deni * (z / fantom_mesafesi); /* derinlik alan1 */
dalan3 = dboyu * (z / fantom_mesafesi);

if{( fabs(2.0 * x) <= dalan2 ) && ( fabs(2.0 * y) <= dalan3 )){
rad[iteration][kal] = rad[iteration][kal] + energy;

}

goto NEWPHOTON;

}

/* Foton Once Sagildi, sonra sofuruldu */

else {

++scsogurulan;

absorbscatter = absorbscatter + energy;

kal2 = (z - fantom_mesafesi);

kal = ceil(kal2);

dalan2 = deni * (z / fantom_mesafesi); /* derinlik alam */
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dalan3 = dboyu * (z / fantom_mesafesi);
if(( fabs(2.0 * x) <= dalan2 ) && ( fabs(2.0 * y) <= dalan3 )){
rad[iteration][kal] = rad[iteration}{kal] + energy;

}
goto NEWPHOTON;

}
}

(¥
Sacilan foton
*/

else {

/* Foton sacildi; Yeni sac¢ilma parametrelerini Hesapla */
++ntimes;

if( ntimes > 50 ) {

++pmany;

many = many + energy;

goto NEWPHOTON;

}

iphi = nfrom( 0,359 );
phi = iphi;

/*
Compton Sac¢ilmasi

*/

if(Rc<Rr) {

++compt;

kvold = kev;

TEKRAR:

itheta = nfrom( 0,180 );

if( nfrom( 0,16383 ) > com[kev][itheta] ) goto TEKRAR;

Zkev = energy_of_scattered_photon[kvold][itheta];

bounce = bounce + (energy-zkev);

kal2 = (z - fantom_mesafesi);

kal = ceil(kal2);

dalan2 = deni * (z / fantom_mesafesi); /* derinlik alam */
dalan3 = dboyu * (z / fantom_mesafesi);

if{( fabs(2.0 * x) <= dalan2 ) && ( fabs(2.0 * y) <= dalan3 )){
rad[iteration][kal] = rad[iteration][kal] + (energy - zkev);

}

energy = zkev;

}
/*
Rayleigh Sacilmas:

else {

++rayle;

RTEKRAR:

itheta = nfrom( 0,180 );

if( nfrom( 0,16383 ) > ray[kev][itheta] ) goto RTEKRAR;
}

xlast = x;

ylast=y;

*/
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2last = z;

theta = itheta;

goto DOLANDUR;

} g

NEWPHOTON: ;

} /** Foton Dongusu **/

NEWENERGY: ;

nal[ienergy] = phot_amplitude ;

} /** spectrum dongusu **/

ten = primary + absorb + absorbscatter + bounce + backscatter + ilerisacilma +
smallscatter + many + xscatter ;

topfoton = gerikacan + etkilesmeyen + etkilesen + sogurulan + scsogurulan + pmany +
small + xkacan ;

topla = topla + topfoton;

tenten = tenten + ten;

if(ten!=0.0 ) {

val[iteration][0] = smallscatter+absorb+absorbscatter+bounce; /*fantomda sogurulan
toplam enerji*/

val[iteration][1] = 100. * (smallscatter + absorb + absorbscatter + bounce) / ten;
val[iteration][2] = 100. * primary / ten; /* fantomdan sa¢ilmadan gegen enerji*/
valfiteration][3] = 100. * ilerisacilma / ten; /* sagildiktan sonra fantomu gegen enerji */
val[iteration][4] = 100. * backscatter / ten; /* backscatter enerji */

}

if{ topfoton 1= 0.0 ) {

mal[iteration][0] = 100. * etkilesen / topfoton;
mal[iteration][1] = 100. * gerikacan / topfoton;
mal[iteration][2] = 100. * etkilesmeyen / topfoton;
mal[iteration}[3] = 100. * scsogurulan / topfoton;
mal[iteration][4] = 100. * xkacan / topfoton;
malfiteration}[S] = 100. * sogurulan / topfoton;
mal[iteration][6] = 100. * compt / topfoton;
mal[iteration][7] = 100. * rayle / topfoton ;

hold = etkilesmeyen / topfoton;

if{ hold !1=0.0 ) mueff = log( hold ) / (-thickness);
malfiteration][8] = mueff;

hol = (etkilesen + etkilesmeyen) / topfoton;

if( hol '=0.0 ) muef = log( hol ) / (-thickness);
mal[iteration][10] = muef;

hol2 = etkilesen / topfoton;

if( hol2 !=0.0 ) meff = log( hol2 ) / (~thickness);
malfiteration][9] = mefT;

}

if{(dedektor + direktdedektor) !=0.0) {

mal[iteration][11] = dedektor / ( dedektor + direktdedektor );
}

fotl = fotl + sogurulan;

compl = compl + compt;

rayl =rayl + rayle;

/* Fantomda derinlik f faktSr hesab: */
for(j=1;j<=thickness; ++j){

sum?7 = dalanl = var = 0.0;
for(i=0;i<=voltaj; ++i){
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x = sum4 = 0.0;

x = ex[i][jl;

sum4 = air[i]*i*x;

sud = water[i] *i * x;
var = var + su4;

sum7 = sum7 + sum4;

}
expliteration][j] = 0.873 * (var / sum7);

} /** iterasyon Dongusu **/

sum = count = sum4 =x = 0.0;

sum5 = 0.0;

for(i=0;i<=voltaj; ++i){

x = nal[i]; .
sumd =x * i;

sum = sum + sum4;

sumS += x;

}

if( sumS > 0.0 ) { ortalama_enerji = sum / sum$;

}

if((pt = fopen( fname,"a" ))==NULL){

clrser();

gotoxy(10,10);printf("Lenerji.c File'i acilamadi!!!");
goto END ;

}

fprintf(pt,” %6.2f ",ortalama_enerji );
for(i=1;i<=4; ++i) {

var = mean = sigma = sum = sum2 = count = x = 0.0;
for( k=0; k< tekrar; ++k ) {

x = val[k][i};

sum += X;

sum2 += (x * x);

++count;

}

if( count > 0.0 ) {

mean = sum / count;

var = (sum?2 - ( sum * sum / count )) / ( count - 1.0 );
sigma = sqrt( var );

}

fprintf(pt," %6.3f %6.31",mean,sigma );

}
fprintf{pt,"\n\n");

fprintf(pt,”
forintfipt,” (%) \a";

fprintf{pt,” Mean S.D. Toplam \n");
fprintf{pt,” \n");
for(i=0;i<=11; ++i ) {

mean =sigma=var=x=y=z=0.0;

sum = sum2 = count = 0.0;

for( k=0; k<tekrar; ++k ) {

x = mal[k][i};

\n");
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y = topfoton * x / 100.;

z+=y;

sum +=x;

sum2 += (x * x);

++count;

}

if( count> 0.0) {

z=z/ count;

mean = sum / count;

var = (sum2 - ( sum * sum / count )} / ( count - 1.0 );
sigma = sqrt( var ); :
}

switch(i)

{
case O: fprintf(pt,"Sacildiktan sonra fantomu ileri yonde gecen:%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;
case 1: fprintf(pt,"Geri Kacan Foton Sayisi()--———-—--—-:%8.3f %8.3f
%8.3f\n",mean,sigma,z);break;
case 2: fprintf(pt,"Etkilesmeden Fantomu Gecen Foton Sayisi()--:%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;
case 3: fprintf(pt,"Sacildiktan Sonra Sogurulan Foton Sayisi()-:%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;
case 4: fprintf(pt,"Fantom Kenarlarindan Kacan Foton Sayisi()—:%8.3f %8.3f
%8.3f\n", mean,sigma,z);break;

case 5: fprintf(pt,"Foto Elektrik Olay() :%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;

case 6: fprintf(pt,"Compton Sacilmasi :%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;

case 7: fprintf(pt,"Rayleigh Sacilmasi :%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;

case 8: fprintf(pt,"Primary Atenuation coefficient—-—————-:%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma, z);break;

‘case 9: fprintf(pt,"Scatter Atenuation coefficient--—————-—:%8.3f %8.3f
%38.3f\n",mean,sigma,z);break;

case 10: fprintf(pt,"Primary + Scatter Atenuation coefficient-—:%8.3f %8.3f
%8.3f\n",mean,sigma,z);break;

case 11: fprintf(pt,"Dedektor scatter fraction——--——————:%8.3f %8.3f
\n",mean,sigma);break;

default: fprintf(pt,"");

}

}

if{(scat = fopen( fname8,"a" ))==NULL){

clrscr();

gotoxy(10,10);printf{("Lgraf2.c File'i acilamadi!!!");

}

fprintf(scat,"%4.1f  %8.3f %38.3f\n",thickness,mean,sigma);
fclose( scat );

interaction_foton = compl + ray1 + fotl;
incident_per_interaction_foton = interaction_foton / topla;
fprintf{pt,"Gelen Foton Basina Etkiles. Ort. Sayisi—-:%8.3f
\n",incident_per_interaction_foton);
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fprintf{pt," Toplam Gelen Foton Sayisi——————-—-:%6.1f < %lu =
%9.1f\n" topfoton, phot,topla);
fprintf(pt," Toplam gelen Foton Enerjisi-————-—--—--:%8.3f keV < %9.4f\n",ten,tenten);
/* Fantomun giris noktasindaki exposure hesabi (havada)*/

sum = sum7 =y = dalanl = 0.0;

for(i=0;i<=voltaj; ++i){

x = sum4 = 0.0;

x = nal[i];

sum4 = air[i]*i*x;

sum7 = sum7 + sum4;

}

sum = (1.602192E-11 / 0.873) * (1.0 / dalan) * sum7;

/*Fantomun girig noktasindaki exposure hesabi
(fantom uzerinde ve backscatter dahil)*/

su7 = 0.0;

for(i=0;i<=voltaj; ++i){

nm2 = nml = bcksum = count = 0.0;

for(k=0;k<tekrar; ++k){

nm] = bek[k][i];

nm2 +=nml;

++count;

}

if( count > 0.0 ) nm3 = nm2 / count;

x=su4 =0.0;

x = nalfi] + nm3;

su4 = air[i]*i*x;

su7 = su7 + su4;

3

beksum = (1.602192E-11 /0.873) * (1.0 / dalan) * su7;
/*Fantomun ¢ikas noktasindaki exposure hesabi (havadaki exposure gore) */
y = (fantom_mesafesi+thickness)*(fantom_mesafesi+thickness);
dalanl = (fantom_mesafesi * fantom_mesafesi) /y ;

expo = dalanl * sum;
/*Fantomun ¢ikis noktasindaki exposure hesabi (backscatter dahil)*/
expol = dalanl * bcksum;
/* fantomda sogurulan toplam doz.Fantomda sogurulan toplam enerji
toplam fantom kiitlesine béliinerek elde edildi. */

sum3 = dos = dos1 = dos2 = oran = x = mean = var = sigma = 0.0;
count = 0.0;

for(k = 0; k< tekrar;++k){

sumS = val[k}[0};

dosl = dosl + sum5;

++count;

}

if( count > 0.0 ) {

dos2 = dosl / count;

} ,

dos = (dos2 / (RO * falan * thickness)) * 1.602192E-11 ;

if(sum > 0.0) oran = dos / sum;

if{lbcksum > 0.0) su8 = dos / bcksum;

fprintf{pt,"=== \n");
fprintf{pt,"Fantom Giris Exposure(Havada)—————-——: %6.3E R \n",sum);
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fprintf(pt,"Fantom cikis Exposure(Havada)———-—-—-: %6.3E R\n",expo);
fprintf{pt,"Fantom giris Exposure(Backscatter dahil}—: %6.3E R\n",bcksum);
fprintf(pt,"Fantom cikis Exposure(Backscatter dahil}—: %6.3E R\n",expol);
fprintf(pt,"Fantomda sogurulan Toplam Enerji : %6.3E (Kev)\n",dos2);
fprintf(pt,"Fantomda sogurulan doz (Tum Kutke}———-: %6.3E (Rad)\n",dos);
fprintf(pt,"C.faktor (Giris Ex.,tum kutle,bcksct haric): %6.3f (Rad/R)\n",oran);
fprintf(pt,"C.faktor (Giris Ex.,Tum kutle,bcksct dahil): %6.3f (Rad/R)\n",su8);
fclose( pt );

if((tip = fopen( fnamel,"a" )y==NULL){

clrser();

gotoxy(10,10);printf{"Lgraf2.c File'i acilamadi!!!");

}

/* maddenin F faktoru */

var = 0.0;

for(i=0;i <= voltaj ; ++i){

su3 = su4 = 0.0;

su3 = nal[i];

sud4 = water[i] * 1 * su3;

var = var + sud;

}

su2 = 0.0;

for(i=0 ;i <= voltaj ; ++i){
su3 = sud = 0.0;

su3= nal[i];

su4 = airfi] * i * su3;

su2 = su2 + sud;

}
sigma = 0.873 * (var / su2 );
en= 0.873 ¥ sum;
mean = sigma * bcksum;
oran = mean / en;
dosl = mean / sum;
fprintf(tip,” 0.0 %6.3f %6.3f %6.3f \n",dos1,oran,sigma);
/* Merkezi eksen derinlik doza */
sumS = en = mean = sigma = 0.0;
for(i=1; 1 <= (1.0 * thickness); ++i ) {
var = mean = sigma = su2 = sum2 = sum4 = su3 = su4 = en = suh = suhl = 0.0;
count = x = derin = z=y = dos] = oran = dalanl = enl = ft = fit = 0.0;
en=1i ;
enl =en-0.5;
derin = (fantom_mesafesi + enl) * (fantom_mesafesi + enl); -
dalanl = (fantom_mesafesi * fantom_mesafesi) / derin;
z = dalanl * sum; /* derinlik exposure */
zk = 0.873 * dalanl * sum; /* derinlik havadaki doz */
dalan? = dalan * (derin / (fantom_mesafesi * fantom mesafesi)); /* derinlik alam */
for( k=0; k<tekrar; ++k ) {
x = rad[k][i};
dosl = (x / (RO * dalan2 * 1.0)) * (1.602192E-11);
sum4 += x;
su2 += dosl ;
su3 =dosl / z
suh = dosl / zk;
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suhl += suh;
sud += su3;
sum2 += (su3 * su3);
y = exp[k][i];
ft+=y;
++count;
}
if( count > 0.0 ) {
mean = su2 / count;
oran = su4 / count ;
suh2 = suhl / count;
ftt = ft / count;
var = (sum?2 - ( su4 * su4 / count )) / ( count - 1.0 );
sigma = sqrt( var );
}
fprintf{tip," %4.1f %6.3E %6.3f %6.3f %6.3f  %6.3f
\n",en,mean,oran,suh2,sigma,fit);
}
fprintf(tip,"\n\n");
felose( tip );
x=y=z= 0.0;
goto GIRIS ;
END: ;
clrser();
gotoxy(7,2); printf("Baslama Tarih (d/m/y): %d/%d/%d
\n",datep.da_day,datep.da_mon,datep.da_year);
gotoxy(45,2);printf("Baslama Saati (h/m/s): %d/%d/%d
\n",timep.ti_hour,timep.ti_min,timep.ti_sec);
gettime{&timep);
getdate(&datep);
gotoxy(7,3); printf("Bitis Tarih (d/m/y): %d/%d/%d
\n",datep.da_day,datep.da_mon,datep.da_year);
gotoxy(45,3);printf("Bitis Saati (h/m/s): %d/%d/%d
\n",timep.ti_hour,timep.ti_min,timep.ti_sec);
gotoxy(14,6);printf{"PRAD Programinin Sonu\n");
gotoxy(14,8); printf("1 - Enerji ve Analiz datalari %s file inda birikti \n",fname);
gotoxy(14,12);printf("2 - (Rad / Exposure) sonuclari %s file inda \n",fnamel);
return 0 ;
} /* end of program */
double ppfrand()
{
double ret;
int j,rand();
j=rand();
if{(j=0)j=1;
ret =j / random_number_interval;
return( ret );}
short nfrom ( lo, hi )
register short lo, hi;{
register short nb = hi - lo + 1;
return (rand() % nb + lo);
}
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EK - 6. Rayleigh Sagilmas)
Subroutin: rayleigh.c
#include <math.h>
double FH[30] = {1E-0,9.9945E-1,9.9779E-1,9.9504E-1,9.9121E-1,9.8632E-1,
9.8039E-1,9.6554E-1,9.4693E-1,8.9987E-1,8.4238E-1,8.1082E-1,7.271 1E-1,
6.4129E-1,5.5811E-1,4.8078E-1,3.4974E-1,2.5127E-1,1.3044E-1,7.0592E-2,
4.0325E-2,2.4285E-2,1.5335E-2,1.0091E-2,6.8811E-3,2.9947E-3,1.4937E-3,
4.8903E-4,2.0353E-4,9.9016E-5 };
double FO[30] = {8.0,7.9974,7.9912,7.9814,7.9669,7.9484,7.9259,7.98692,
7.7974,7.6117,7.3767,7.2441,6.8748,6.4698,6.0466,5.6197,4.8047,4.0858,
3.0031,2.3351,1.9445,1.7132,1.5667,1.4623,1.3763,1.1820,9.9610E-1,6.72E-1,
4.4170E-1,3.1840E-1 };
double X[30] = {0.0,5.E-3,1.E-2,1.5E-2,2.0E-2,2.5E-2,3.0E-2,4.0E-2,
5.0E-2,7.0E-2,9.0E-2,1.0E-1,1.25E-1,1.50E-1,1.75E-1,2.0E-1,2.50E-1,
3.0E-1,4.0E-1,5.0E-1,6.0E-1,7.0E-1,8.0E-1,9.0E-1,1.0,1.25,1.50,2.00,
2.50,3.00 };
#define DTOR  1.745329252E-2
#define CONST 8.065654427E-2
#define NORMALIZE 7.575757576E-3

void rayleigh(double *theta,double *energy,double *answer)

int i,k;

double thetar;

double arg,hold1,hold2,slope,answerl,answer2;
if( *energy < 10.) {

*answer = 0;

}

/*** calculate (1 + cos(theta)**2) ***/
thetar = *theta * DTOR;

hold2 = cos( thetar );

hold2 = (1.0 + (hold2 * hold2) );

arg = sin( thetar * 0.5 ) * *energy * CONST;
iftarg>3.0) {

*answer = 0.0;

goto END;

}

for( i=0; i<29; ++i ) {

k=1

if( (arg >= X[i] ) && (arg < X[i+1])) break;

}

slope = (FH[k+1] - FH[K] ) / (X[k+1] - X[k] );

holdl = ( arg - X[k] );

answerl = FH[k] + slope * holdl;

slope = (FO[k+1] - FO[K] ) / (X[k+1] - X[k] );

hold1 = (arg - X[k] );

answer2 = FO[k] + slope * bold1;

*answer = sin( thetar) * hold2 * (2.0 * (answerl*answerl) + (answer2*answer2) );
END: ;}
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EK-7. Compton Sacilmas:
Subroutin: compton.c
#include <math.h>
double SH[30]= {0.,1.1047E-3,4.4098E-3,9.888E-3,1.7494E-2,2.7167E-2,
3.8828E-2,6.7731E-2,1.0332E-1,1.9024E-1,2.9039E-1,3.4257E-1,4.7131E-1,
5.8874E-1,6.8851E-1,7.6885E-1,8.7768E-1,9.3687E-1,9.8298E-1,9.9502E-1,
9.9837E-1,9.9941E-1,9.9977E-1,9.9990E-1,9.9995E-1,9.9999E-1,1.,1.,1.,1.};
double SO[30] = {0.,3.0E-3,1.1E-2,2.53E-2,4.48E-2,6.98E-2,1.0010E-1,1.76 10E-1,
2.71E-1,5.1370E-1,8.1180E-1,9.77E-1,1.4199,1.8850,2.3497,2.7990,3.6135,
4.2930,5.2570,5.8280,6.1750,6.4110,6.5960,6.7550,6.9010,7.2159,7.4620,
7.7642,7.8999,7.9570 };
double XX[30] = {0.0,5.E-3,1.E-2,1.5E-2,2.0E-2,2.5E-2,3.0E-2,4.0E-2,
5.0E-2,7.0E-2,9.0E-2,1.0E-1,1.25E-1,1.50E-1,1.75E-1,2.0E-1,2.50E-1,
3.0E-1,4.0E-1,5.0E-1,6.0E-1,7.0E-1,8.0E-1,9.0E-1,1.0,1.25,1.50,2.00,
2.50,3.00 };
#define DTOR  1.745329252E-2
#define CONST  8.065654427E-2
#define RESTMASS 511.0

void compton(double *theta,double *energy,double *answer)

int i,k;

double thetar;

double arg,hold,hold1,hold2,hold3,alpha,slope,answer1,answer2;
if( *energy < 10.) {

*energy = 0.0;

*answer = 0.0;

}

/¥** Klein Nishina hesaplaniyor***/

thetar = *theta * DTOR;

alpha = *energy / RESTMASS;

holdl = 1. + alpha * (1. - cos( thetar ) );

hold2 = 1.0 / hold1;

hold3 = sin( thetar );

hold3 = hold3 * hold3;

hold = (hold2*hold2) * (hold1+hold2-hold3);

arg = sin( thetar * 0.5 ) * *energy * CONST;

for( i=0; i<29; ++i ) {

k=i

if{ (arg >= XX[i] ) && (arg < XX[i+1])) break;
}

slope = (SH[k+1] - SH[k] ) / (XX[k+1] - XX[K] );
holdl = ( arg - XX[k] );
answerl = SH[k] + slope * hold1;
slope = (SO[k+1] - SO[k] ) / (XX[k+1] - XX[k] );
hold1 = ( arg - XX[k] );
answer2 = SO[k] + slope * hold1;
*energy = *energy * hold2;
*answer = sin( thetar ) * hold * (2.0 * (answerl) + (answer2) );}
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EK - 8. Sol-Sag Durumda Gdz Dozu i¢in Monte Carlo Program

/*

mubone.h :kemik lineer azalim katsayilari.

mutissue.h ;yumusak doku lineer azalim katsayilari.
compbone.h :kemik compton S faktorleri.

comptissue.h :yumugak doku compton S faktorleri.
Raybone.h :kemik Form faktorleri.

Raytissu.h :yumusak doku Form faktorleri.

AIR.h :Hava kutle sogurma katsay1s1

spectrum.c :2.5 mm aliminyum kalinhiindaki spectrumlar

RAYLEIGH:RAYBONE,RAYTISSUE
COMPTON:COMPBONE,COMTISSU
MUPHOTO:MUPHBO,MUPHTS
MURAYLY:MURAYLBO,MURAYTS
MUCOMPTON:MUCOMPBO,MUCOMPTS
*/

#include <stdlib.h>
#include <conio.h>
#include <stdio.h>
#include <time.h>
#include <math.h>
#include <dos.h>
#include "muskltal.h"
#include "musftis.h"
#include "muskin.h"
#include "subray.h"
#include "subcomp.h"
#include "spectrum.c”
#define DTOR 1.745329252E-2
#define RTOD 57.29577951
#define RO 1.105
#define random_number_interval 32768.0
float huge com[100][180],huge ray[100][180];
float huge energy_of scattered_photon[100]{180];
float huge com2[100][180],huge ray2[100][180];
float huge energy_of scattered_photon2[100][180];
float huge com3{100][180],huge ray3[100][180];
float huge energy_of scattered_photon3[100][180];
float ppfrand(void) ;
short nfrom (register short lo,register short hi );
main()
{
FILE *pt;
float arg,angle,phi,theta,kafakacan,merkez ybgeri,ykgeri;
float x,y,z xlast,ylast,zlast, pathlength,sum su7,nm2 nm1,bcksum,nm3,su4;
float energy,xx,yy,zzkacl,kac2 kac3,kac4,kacS kac6é,kac7 kac8,kac9,kac10;
float factor,Ra,Rs,kemik kacl1,kac12,kac13,kacl4,kacl5 kacl6,kacl7;
float xprime,yprime,zprime,smallscatter,k1,k2 k3,t1,t2,ymax,sayen;
float ten,Rc,Rr,kok,vgoz,sgoz,saggoz,solgoz kac18,kac19,kac20,kac21;
float answer,en,xmax,count,absorbscatter,kac22,beyin,eniy,boyux;
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float many,bounce,absorb,AA,BB,primary,scatter,kac23,exposag,exposol;
float zkev,mean,sum2,var,sigma,dalan,phik,kok2,zl, 7k nk,girdoz derdoz;
float AH,BH,CH1,hacimyu,yumkem,ybileri,ykileri,dalanl exalan;

float sum7,0goz,tgoz,deri,dkemik,doku,goze,fan_mes,eni,boyu;

float alan,dos,dos1,dos2,oran,topfoton, kafatasi,yuz,gozler;

float comptl,compt2,compt3,raylel,rayle2,rayle3,small,pmany,say;
float scsogurulan,sogurulan,gerikacan,exposure,ciksum,su8,HVL,HVL];
float sine[361],cosine[361],ct[50],cp[50],st[50],sp[50];

float mal[10}[25],nal[100],bck[10][100],ileri{10][100];

float topla,ortalama_enerji,sum4,sum3,tenten;

unsigned long int nphotons,phot_amplitude,photons,phot,foton_sayisi;
unsigned int iseed;

int kev, iteration, voltaj,tekrar,ener,by;

int ienergy,ntimes, itheta,iphi,i,j,k,ie,kvold,ortam,set;

char fname[50],fname7[50];

Giris parametreleri
*/

textcolor(YELLOW);

textbackground(RED);

clrscr();

gotoxy(65,1);printf("NIYAZI MERIC");

gotoxy(33,1);printf("MONTE CARLO");

sprintf{ fname7,"GOZ (LATERAL)\n" ) ;

gotoxy(12,4);printf(fname7);

gotoxy(15,8);printf("BU PROGRAMDA GOZ ICIN 1 TANE DENEY SET
EDILMISTIR. ");

gotoxy(15,9);printf("TAHMINI CALISMA SURESI 60 DAKIKADIR. ");
gotoxy(15,10);printf("CALISMA SIRASINDA BIR AKSAKLIK OLURSA VEYA
BILGISAYARI");

gotoxy(15,11);printf("KULLANMAK ISTEDIGINIZDE CTRL-C TUSUNA
BASIN.DAHA SONRA EN");

gotoxy(15,12);printf("SON CALISILAN DENEY NUMARASINI TEKRAR GIRIN.");
gotoxy(15,13);printf("HER BIR DENEY SONUCUNDA 1 DOSYA
OLUSUR.LUTFEN SIMDI DENEY ");
gotoxy(15,14);printf("NUMARASINI GIRIN VE ENTER TUSUNA BASIN. ");
set = 8§;

HVL = 2.50;

HVL1 =2.74;

/*UP VOLTAIJI voltaj */

voltaj = 80 ;

*KAYNAK-FANTOM MESAFESINI (CM)*/

kemik = 0.9;

iseed = 32507;

tekrar = 10;

foton_sayisi = 10000L;

fan_mes = 76.0;

/* kafaya giris alam eni =y, boyu=x */

boyu=25.0;

eni = 25.0;

by = boyu;

dalan = eni * boyu;
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sprintf{ fname, "%dla%d.c",voltaj,by);

clrser();

if((pt = fopen(fname,"w" ))==NULL){

clrscr(); .

gotoxy(10,15);printf("enerji.c File'i acilamadi!!!");

goto END;

3

fprintf{(pt,fname7 );

fprintf(pt,"\n");

fprintf(pt," Toplam Filtrasyon : %6.2f HVL: %6.2f\n ", HVL,HVL1);
fprintf(pt,"enerji:%d kVp isinlama alani : %6.2f x %6.2f cm2 kemik : %4.2f cm
iterasyon: %d\n " voltaj,boyu,eni,kemik, tekrar);

fprintf(pt,” \n");
fprintf{pt," (%) ")

fprintf(pt," Mean S.D. \n");

fprintf(pt,” \n");
fclose( pt );

sinus ve cosinus tablosu
*/

1%

for (i=0; i<360; ++i ) {
angle = i;
angle = angle * DTOR;
sinefi} = sin( angle );
cosinefi] = cos( angle );

}

deri icin rayleigh ve compton acilan hesaplaniyor
*/

gotoxy( 1,5 );
printf{"skin Rayleigh Sacilma Olasiligi...");
for( ie = 10; ie <= voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 58,5 ); printf("%3d kev",ie );
energy = ie;
for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;
en = energy;
rayskin( &theta,&en,&answer );
ray[ie][j] = answer;
if( answer > xmax ) xmax = answer;

factor = 16383. / xmax;
for( j=0; j<180; ++j ) ray[ie][jl=factor*ray[ie](j];
}
gotoxy( 1,7 );
printf{("skin compton Sacilma olasiligi...");
for( ie = 10; ie<=voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 58,7 ); printf{"%3d kev"ie );

energy = ie; :
for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;

en = energy;
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comskin( &theta,&en,&answer );
com[ie][j] = answer;

if( answer > xmax ) xmax = answer;
energy_of scattered_photon[ie][j] = en;

factor = 16383. / xmax;
for( j=0; j<180; ++j ) com[ie][j] = factor * com[ie][j];

iskelet icin rayleigh ve compton acilar hesaplanryor

*/
gotoxy( 1,9 );
printf("skeletal tissue Rayleigh Sacilma Olasiligi...");
for( ie = 10; ie <= voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 58,9 ); printf("%3d kev",ie );
energy = ie;
for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;
en = energy;
rayskeletal( &theta,&en,&answer );
ray2(ie][j] = answer;
if{ answer > xmax ) xmax = answer;
}
factor = 16383. / xmax;
for( j=0; j<180; ++j ) ray2[ie][j]=factor * ray2[ie]{j];

}
gotoxy( 1,11 );
printf("Skeletal tissue Compton Sacilma olasiligi...");
for( ie = 10; ie<=voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 58,11); printf("%3d kev",ie );
energy = ie;
for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;
en = energy;
comskeletal( &theta,&en,&answer );
com2[ie]{j] = answer;
if( answer > xmax ) xmax = answer;
energy of scattered_photon2fie]fj] = en;

factor = 16383. / xmax;
for( j=0; j<180; ++j ) com2[ie][j] = factor * com2[ie][j];
}

yumusak dokn i¢in rayleigh ve compton acilan hesaplaniyor
*/

gotoxy( 1,13 );
printf{("Soft tissue Rayleigh Sacilma Olasiligi...");
for( ie = 10; ie <= voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 58,13 ); printf{"%3d kev",ie );
energy = ie;
for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;
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en = energy;

raystse( &theta,&en,&answer );
ray3[ie][j] = answer;

if{ answer > xmax ) xmax = answer;
}

factor = 16383. / xmax;

for( j=0; j<180; ++j ) ray3[ie][jl=factor*ray3[ie][j];

gotoxy( 1,15 );
printf{"Soft tissue compton Sacilma olasiligi...");
for( ie = 10; ie<=voltaj; ++ie ) {
gotoxy( 58,15 ); printf("%3d kev",ie );
energy = ie;
for( xmax=0.0,j=0; j<180; ++j ) {
theta = j;
en = energy;
comstse( &theta,&en,&answer );
com3[ie][j] = answer;
if( answer > xmax ) xmax = answer;
energy_of scattered photon3[ie]{j] = en;

factor = 16383. / xmax;

for( j=0; j<180; ++j ) com3[ie][j] = factor * com3[ie][j];

}

Farkli foton enerjileri uzerinden dongu
*/

clrser();

for(i=0; i<=25 ;++i){
for(k=0;k<=10;++k){
malfk]{i] = 0.0;

}

}

for(i=0; i<=100 ;++i){
for(k=0;k<=10;++k){
bek[k][i] = 0.0;
ileri[k][i] = 0.0;

}

}

boyux = boyu / 2.0;
eniy = eni / 2.0;

dalan] = (dalan) * ((fan_mes + 16.0) * (fan_mes + 16.0)) / (fan_mes * fan_mes);

merkez = 8.0 + fan_mes;

ykgeri = ybgeri = merkez ;

ykileri = ybileri = merkez;

phot = 0;

topla = tenten = 0.0;
gotoxy(65,2);printf("NIYAZI MERIC\n");
gotoxy(36,2);print{"MONTE CARLOWn");
gotoxy(2,2);printf{fname7);
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gotoxy(1,6);printf("kemik kalinligi: %4.2f cm iterasyon sayisi: %d
iseed:%d\n" kemik, tekrar,iseed);

gotoxy(19,22);printf("...PROGRAMI DURDURMAK ICIN CTRL-C TUSUNA
BASIN...\n");

gotoxy( 1,8 );

printf("Tup voltaji :%d \n",voltaj );

gotoxy(22,8);

printf(" HVL:%6.3f\n", HVL);

gotoxy( 25,20 ); printf("Demet alani: %6.2f x %6.2f cm1",boyu,eni);

for( iteration = 0; iteration < tekrar; ++iteration ) {

gotoxy( 45,13 ); printf("Iterasyon: %3d",iteration+1 );

absorb = absorbscatter = smallscatter = xmax = ymax = derdoz = girdoz = 0.0;
raylel = rayle2 = rayle3 = compt] = topfoton = ten = alan = beyin = say = 0.0;
kafakacan = many = bounce = compt2 = compt3 = exalan = answer = sayen = 0.0;
gerikacan = sogurulan = scsogurulan = dkemik = deri = doku = kafatasi = yuz = gozler =
0.0;

pmany = small = saggoz = solgoz = primary = scatter = gerikacan = 0.0;
for(i=0; i <= voltaj; ++i ) {

nal[i] = 0.0;

}

for (ienergy = 0; ienergy <= voltaj; ienergy += 1) { /* enerji dongusu */
switch(set)

{

case 1 :phot_amplitude = kV1[ienergy]; break;

case 2 :phot_amplitude = kV2[ienergy]; break;

case 3 :phot_amplitude = kV3[ienergy]; break;

case 4 :phot_amplitude = kV4[ienergy]; break;

case 5 :phot_amplitude = kVS5[ienergy]; break;

case 6 :phot_amplitude = kV6[ienergy]; break;

case 7 :phot_amplitude = kV7[ienergy]; break;

case 8 :phot_amplitude = kV8[ienergy]; break;

case 9 :phot_amplitude = kV9[ienergy]; break;

case 10:phot_amplitude = kV10[ienergy];break;

case 11:phot_amplitude = kV11[ienergy];break;

case 12:phot_amplitude = kV12[ienergy];break;

case 13:phot_amplitude = kV13[ienergy];break;

case 14:phot_amplitude = kV14[ienergy];break;

case 15:phot_amplitude = kV15[ienergy];break;

case 16:phot_amplitude = kV16[ienergy];break;

case 17:phot_amplitude = kV17[ienergy];break;

default : ienergy = voltaj;

phot_amplitude = foton_sayisi;

}

gotoxy( 25,13 ); printf("Enerji: %3d",ienergy );

if( kbhit()!=0 ) {

if( getchO=="x" ) goto END;

}

gotoxy( 1,10 );

printf{"%d keV de %lu foton \n",ienergy,phot_amplitude );
nphotons = phot_amplitude ;

if{ nphotons==0 ){

goto NEWENERGY;}
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Verilen bir ilk enerjide, butun fotonlar uzerinden dongn

J*

*/
for( photons = 1; photons <= nphotons; ++photons ) {

++phot;

gotoxy( 31,17 ); printf("Foton: %lu ",phot);

gotoxy( 1,24 );cireol();

ntimes = 0; .

x =y = z = xlast = ylast = zlast = phi = theta = 0.0;

energy = ienergy;

ortam = 1;

fantom uzerine gelen foton ornekleniyor ve koordinatlari
hesaplaniyor.(Demet capi, fantom uzerme gelen)

SOL - SAG (FOTON -Z EKSENINDEN GELIYOR)

*/

arg = ppfrand();

xlast = boyu * (arg - 0.5);

arg = ppfrand();

ylast = eni * (arg - 0.5);

alan = sqrt((xlast * xlast) + (ylast * ylast));
if(ylast > 0.0){

nml = (xlast / 10.0) * (xlast / 10.0);

nm?2 = (ylast / 7.15) * (ylast / 7.15);

kac4d = nml + nm2;

iftkac4 > 1.0 ){

++say;

sayen = sayen + energy;

ener = energy;

bekfiteration}[ener] = bek[iteration][ener] + 1.0;
goto NEWPHOTON;

}

else

{

nm3 = 1.0 - (nm1 + nm?2);

Zlast = merkez - (8.0 * sqrt(nm3));
}
}

else

{

nml = (xlast / 10.0) * (xlast / 10.0);
if(lnml1 > 1.0 ){

++say;

sayen = sayen + energy;

ener = energy;

bek{iteration][ener] = bek[iteration][ener] + 1.0;
goto NEWPHOTON;

}

nm2 = 1.0 - nm1; _

zlast = merkez - (8.0 * sqrt(nm2));

}
theta = RTOD * atan(alan / zlast);
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answer = 4.0 * (xlast * ylast);

if{ answer > exalan ) exalan = answer;
if( xlast > xmax ) xmax = xlast;

if{ ylast > ymax ) ymax = ylast;
if(xlast == 0.0){

if(ylast > 0.0){

phi = 90.0;

goto DOLANDUR;

}

else

{

phi = 270.0;

goto DOLANDUR;
}

}

if(ylast == 0.0){
if(xlast >=0.0){

phi = 0.0;

goto DOLANDUR;
}

eclse

{

phi = 180.0;

goto DOLANDUR;
}

}
phik = RTOD * atan(ylast / xlast );

if( xlast > 0.0 ){
if( ylast > 0.0){
phi = phik;

}

else

{

phi = 360.0 + phik;
}

}

else
{
phi = 180.0 + phik;

}

DOLANDUR:

if{ kbhit()!=0 ) {

if{ getchQ=="x" ) goto END;
} .

itheta = theta;

iphi = phi;

kev = energy;

if{ kev<35) {

++small; ‘
smallscatter = smallscatter + energy;
goto NEWPHOTON;

}
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switch(ortam)

{

case 1 : /* SKIN TISSUE */

arg = ppfrand();

Ra = - log( arg ) / muphskin[kev];
arg = ppfrand( );

Rr = - log( arg ) / murayskinfkev};
arg = ppfrand( );

Rc = - log( arg ) / mucompskin[kev];
Rs = min( Rc,Rr );

pathlength = min( Ra,Rs );

break;

case 2 : /* SKELETAL TISSUE */
arg = ppfrand();

Ra = - log( arg ) / muphski[kev];
arg = ppfrand( );

Rr = - log('arg ) / muraysklifkev];
arg = ppfrand();

Rc = - log( arg ) / mucomskl[kev];
Rs =min( Rc,Rr );

pathlength = min( Ra,Rs );

break;

case 3