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ONSOZ

Son yillarda radyasyon ile teshis ve tedavideki hizl ilerleyis beraberinde
cihazlarin kalite kontrollerini de karmasik hale getirmistir. Bu nedenle tedavi
cihazlar, diizenli periyotlarda kalibre edilmeli ve planlama sistemleriyle
uyumlu hale getirilmelidir. Cihazlarin kalibrasyonunda, verilen dozun kabul
edilip edilmemesi icin gerekli olan kabul simirlari simiilasyon yontemleri
ile belirlenmektedir. Bu amagla, yapilan ¢alisma, deney yapma imkaninin
bulunmadigr veya c¢ok zor oldugu durumlarda doz dagiimlarinin elde
edilmesini saglamaktadur.
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YONETICI OZETi

Radyasyon terapisinde Monte Carlo hesaplamalari igin ¢esitli kodlar
kullaniimaktadir. Bu calismada, sudaki doz dagilimlarinda Siemens
Primus klinik lineer hizlandincilardan (LINAC) fotonlarin fiziksel
parametrelerinin etkileri icin yeni bir Monte Carlo Simualasyon Programi
(MCSP) gelistirilmigtir.

MCSP, fotonlarin madde ile etkilesimleri dikkate alinarak yazilmistir.
Burada iki baglica etkilesme dikkate alinmigtir: Compton sagiimasi ve
fotoelektrik olay. Bir nokta kaynaktan yayinlanarak su fantomu yuzeyine
gelen fotonlar, bremsstrahlung isinlaridir. Foton takibinin yapilabilmesi
icin bu fotonlarin enerji dagihmlarinin bilinmesi gerekir. Maksimum
enerjisi 6 MeV (6 MV foton modu) olan bremsstrahlung fotonlar dikkate
alinmistir. 6 MV foton modunda, yayinlanan fotonlarin enerjileri, Mohan
tarafindan deneysel olarak elde edilen enerji dagihmindan 6rneklenmistir
(Mohan at al 1985). Similasyonun dogrulugunu ve performansini
incelemek icin, olcllen (deneysel) ve hesaplanan (MCSP) ylzde derin
doz egrileri ve doz profilleri, karsilastiriimis ve birbirleriyle iyi bir uyum
gostermektedir.



EXECUTIVE SUMMARY

Different codes were used for Monte Carlo calculations in radiation
therapy. In this study, a new Monte Carlo Simulation Program (MCSP)
was developed for the effects of the physical parameters of photons
emitted from a Siemens Primus clinical linear accelerator (LINAC) on
the dose distribution in water.

For MCSP, it was written considering interactions of photons with
matter. Here, it was taken into account mainly two interactions: The
Compton (or incoherent) scattering and photoelectric effect. Photons
which come to water phantom surface emitting from a point source were
bremsstrahlung photons. It should be known the energy distributions of
these photons for following photons. Bremsstrahlung photons which
have 6 MeV (6 MV photon mode) maximum energies were taken into
account. In the 6 MV photon mode, the energies of photons were
sampled from using Mohan’s experimental energy spectrum (Mohan at
al 1985). In order to investigate the performance and accuracy of the
simulation, measured and calculated (MCSP) percentage depth dose
curves and dose profiles were compared. The Monte Carlo results were
shown good agreement with experimental measurements.



KISALTMALAR
LINAC: Linear Accelerator (Lineer Hizlandiric)
MCSP: Monte Carlo SimUlasyon Programi
SSD : Source to Skin Distance

YDD : Yuzde Derin Doz



1. GiRIS

Son yillarda hizla artis gésteren kanser vakalarinin teshis ve tedavisinde
siklikla radyasyon kullanimina basvurulmaktadir. Radyoterapi olarak da
adlandirilan Radyasyon Tedavisi, yuksek enerjili X-i1sinlarini, elektron
demetlerini ve radyoaktif izotoplar normal dokular icin glvenli olan
doz sinirlarint agsmadan kanser hucrelerini oldurmek igin kullanihr.
Radyoterapide amag, hasta uzerinde belirlenen hedef hacminde (target
volimunde) optimum dozu verirken, kritik organ ve civardaki saglikh
dokulari korumaktir.

Radyasyon ile teshis ve tedavideki bu hizli ilerleyis beraberinde
cihazlarin kalite kontrollerini de karmasik hale getirmistir. Ozellikle
tedavide, radyasyonun tumoér dokuyu iyonlastirma yoluyla yok etmesi
icin yiksek enerjilerde olmasi, hastalarin kritik organ denilen saglam
dokulari Gzerinde olumsuz etkiler birakir. Bu etkiler, doku tarafindan
sogurulan radyasyon dozuna baghdir. Bu nedenle tedavide éngoérulen
ve planlanan radyasyon dozunun, cihaz tarafindan, belirlenen kabul
sartlari i¢erisinde verilmesi hayati 5Snem tasimaktadir. Bu nedenle tedavi
cihazlari, duzenli periyotlarda kalibre edilmeli ve planlama sistemleriyle
uyumlu hale getiriimelidir. Bu cihazlarin kalibrasyonu sirasinda hasta
doku ve organlarina en yakin 6zellikler tasiyan fantomlar kullaniimaktadir.
Cihazlarin kalibrasyonunda, verilen dozun kabul edilip edilmemesi icin
gerekli olan kabul sinirlari simulasyon yontemleri ile belirlenmektedir.
Bu amacla deney yapma imkaninin bulunmadigi veya ¢ok zor oldugu
durumlarda birgok uygulamalarin yani sira doz hesaplamalari i¢in de
kullanilan en iyi ydontem Monte Carlo Ydntemi'dir.

Bu calismada, radyoterapide kullanilan klinik lineer hizlandiricilarin 6 MV
foton 1sinlarinin kalibrasyonu icin gerek duyulan derin doz ve doz profili
egrileri, hem deneysel hem de gelistirdigimiz Monte Carlo Similasyon
Programi (MCSP) ile elde edilmigtir.



2. YONTEM

Bir lineer hizlandiricinin amac yuksek enerijili elektronlar tGretmektir.
Sekil 1’de Siemens Primus Klinik Lineer Hizlandiricilarin (LINAC)
kolimatdr ya da ana (bas) yapisi gérilmektedir. Linac’in ana yapisi,
hedef, dlzeltici filtre, iyon odasi, alan tanimlama sistemi [jawlar
(ceneler) ve multi-leaf (cok yaprakli) kolimatorler] ve reticle (hedef
gOstergesi) olmak Uzere alti baslica kisimdan olusur.

Tek enerjili demet halinde yayinlanan elektronlar, ¢ikis penceresinden
gecerek hedef lizerine dugserler. Hedefi gectikten sonra sifir (0) ile gelen
elektronlarin maksimum enerji degerleri arasinda surekli enerjili bir foton
dagilimi (bremsstrahlung isinlan) elde edilmektedir. Klinik amaglarda
kullanimi igin bir dizeltici filtre tarafindan bu dagilim daha homojen bir
hale getirilmektedir. Hastanin ve su fantomun ylzeyine gelen fotonlarin
enerji dagihminin bilinmesi son derece 6énemlidir.
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Sekil 1. Siemens PRIMUS Lineer Hizlandiricilarinin Ana Yapisi.
Bu Sekil, Olceklendiriimemistir. (S.-Y. Lin ve Ark 2001)



Sekil 2’de bu 1sinlarin hasta ya da su fantomu yuzeyine ydnelimleri
gbrulmektedir. Duz cizgiler foton izlerini, egriler ise elektron izlerini
gostermektedir.
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Sekil 2. Siemens Primus’ta EGS Kodu ile Monte Carlo Simdlasyonunun
Radyasyon izleri (Treumiet and Rogers, 1999).

Gama 1sini takibinin  yapilabilmesi icin bunlarin  enerjilerinin,
dogrultularinin, serbest yolun ve etkilesme tdrlerinin érneklenmesi
gerekmektedir.

2.1 y-lsini Enerjisinin Orneklenmesi

Klinik Liner Hizlandiricilarin fantom yulzeyinde enerji spektrumunun
bilinmesi son derece dnemlidir. Gelen bu fotonlarin enerji spektrumu,
SSD=100 cm’de Mohan ve arkadaslar [9] tarafindan elde edilmistir.

Calismada 6 MV foton 1sinlari icin Mohan spektrumuna, Prof. Dr. Emin
N. Ozmutlu tarafindan hazirlanan fit programi yardimiyla fit yapilmistir.
Mohan Spektrumu ve elde edilen fit fonksiyonu dagihimlari Sekil 3'te
gorulmektedir. Mohan spektrumuna, en uygun fonksiyon olarak,

f(E) — P1 ‘ef(E+P2) /(2-P5) + P4 'E'eiE /(2-F5) (1)

seklinde bir fonksiyon fit edilmistir (P =1.488011, P_=3.621140,
P,=3.086142, P,=-3.804164, P,=0.09053989).



0.50 1

——FitFonks iyonu

0.40 -
® Mohan Spektrumu

Sayma/MeV
=
w
o

i
9
S

=
=)

0.00

0.0 1.0 2.0 3.0 4.0 5.0 6.0
Enerji (MeV)

Sekil 3. Bremsstrahlung Fotonlarinin Mohan Spektrumu ve Fit
Fonksiyonu dagilimi

Bu ifadenin (Es.1), integralini analitik olarak almak mudmkin
olmadigindan esitlige Temel Monte Carlo ilkesi'ni uygulamak glictir.
Bundan dolayr bu ifadenin o6rneklenmesinde reddetme ydéntemi
kullaniimistir. Reddetme yontemi dikdortgensel reddetme fonksiyonu
ile uygulandiginda verim c¢ok disuk olmakta ve fazla zaman
harcanmaktadir. Dolayisiyla érten dogrusal reddetme fonksiyonu r(E)
kullanmimigtir. Sinir degerleri a=0, b=E_=6 [MeV] olarak alinmaktadir.

Orten reddetme fonksiyonu r(E),

r(Ey=m-nE (2)

seklinde bir dogru denklemi segilerek verim ylkseltilmistir (m=0.561816,
n=0.091712). Dogrusal 6rten reddetme fonksiyonuna Temel Monte Carlo
llkesi uygulanarak, sinir degerlerinden, ¢ = —-g(2mb — nb®) olmak Uzere
E’nin ¢c6zuma,

m—~m? + nc 3)
n

E:

seklinde elde edilmistir. Bir q tdretilerek Es.(3)'ten bir E degeri
bulunmustur. Ikinci bir g tiretilerek,
LHE) (4)
r(E)

sartina bakilmistir. Bu sart saglanirsa, bremsstrahlung olayr sonucu
fantom ylzeyine gelen foton enerjisi E (MeV) elde edilerek foton



takibine bu enerjisi degeri ile devam edilmistir. Sart saglanmazsa
islem tekrarlanmak uzere basa donulerek yeni bir enerji orneklemesine
gecilmistir.

2.2 y-Isini Dogrultusunun Orneklenmesi

Bremsstrahlung fotonlarinin yayinlandigi Tungsten hedefin boyutlari
SSD=100 cm mesafesinden c¢ok kugik oldugu icin Tungsten (W)
hedef izotropik nokta kaynak olarak ele alinmistir. xyz koordinat
sisteminin baslangi¢ noktasi Tungsten hedefin orta noktasi (nokta
kaynak)'nda alinmistir. z-ekseni SSD mesafesi boyunca asagiya
dogru secilmistir. Nokta kaynak-su fantomu duzenegi Sekil 4’te
goéruldugu gibi tasarlanmistir. Kaynaktan yayinlanan bir y-isinin
dogrultusu klresel koordinatlarda kutup agisi (6) ve azimut acgisi (¢)
ile belirlenir. Nokta kaynaktan yayinlanan y-isininin dogrultusunun
kutup agisi, 0<0 <mve 0<¢ <2 n azimut agisi, araliginda degisir.

A r \}\A
B (%0, 70, Zo(s5d)

Sekil 4. Nokta Kaynak-Su Fantomu Geometrisi

Kaynaktan belli bir kati agida yayinlanan radyasyonun sekli koni
oldugundan, koninin hasta Gzerindeki sekli dairedir. Sekil 5’te goéraldigu
gibi belli bir kati agida gelen gama isinlarinin fantom yuzeyin, SSD=100
cm’de, dairesel koni kesitinin ¢api agilan kare alanin kdsegeni olacak
sekilde tasarlanmistir.



o« Kaynak

Sekil 5. Kaynaktan Yayinlanan Radyasyon Demetinin Fantom
Ylzeyindeki Géruntisu ve Kolimatér Alan Kenarlari

Kutup agisi 6, olan koni igine yayinlanan y-iginlarinin kutup agisi,

cosf =1+q(cosf, -1} (5)
ve azimut agisi duzguin dagilimli oldugu igin,

¢=2mnq (6)
olarak elde edilmis ve bu ifadelerden 6rneklenmistir.

Fotonlarin, fantom ylzeyine ulasmadan énce ¢evre ortamlarla yaptiklari
etkilesmeler ihmal edilmigtir. y-isininin, dogrultman kosinusleri [3]
kullanilarak hesaplanan 6n yuzey koordinatlari, agilan kare alanicinde ise
fotonun tedavi alani olan dikdortgen ylizey Uzerine dustigu belirlenmis,
aksi halde basa doénulerek yeni enerji ve dogrultu érneklemek icin yeni
bir foton takibine gegilmigtir.

2.3 Serbest Yol Orneklemesi
Fantom ortamina giren fotonun giris dogrultusunda aldigi serbest yol,

¢ N9 (7)
28



ifadesinden Orneklenmistir. Burada toplam kultle zayiflama katsayisi,
fotoelektrik olay icin kutle zayiflama katsayisi pf, Compton saciimasi icin
kutle zayiflama katsayisi pc olmak uzere, p=p+p.'dir. Lineer zayiflama
katsayilari XCOM [1] programindan elde edilmigtir.

Su ylzeyine disen fotonun giris dogrultusunda belli bir serbest yol
gittigi varsayiimis ve serbest yol Es.(7)’den drneklenmistir. Orneklenen
serbest yol vektorinun xyz-koordinat sisteminde bilesenleri bulunmustur
[3]. y-isininin fantoma giris vektdra ile serbest yol vektdru toplanarak
ilk etkilesme noktasi vektorinun bilesenleri x,y,z, elde edilmistir. Elde
edilen toplam etkilesme noktasi vektoru bilesenlerinden yararlanarak,

X 12<x,<x.12,-y., /125y, <y, /2,SSD<z,<SSD+ z, (8)

sartlarina bakilarak fotonun fantomdan kagip kagmadigi belirlenmistir.
Burada x., y. ve z_ sirasiyla su fantomunun x, y ve z boyutlari olup,
Xe =Yr =2, =48 cmdir. Qartlar saglaniyorsa fotonun, fantom iginde
oldugu belirlenerek etkilesme ¢esidi rneklenmis, sartlar saglanmiyorsa
fantomun disina kactigi belirlenmis ve basa doénulerek yeni bir foton
takibine gecilmistir.

2.4 Etkilegme Tiiriiniin Orneklenmesi

Fotonun, su fantomu igerisinde oldugu belirlendikten sonra, bir q
turetilerek fotonun ortamla yaptigi etkilesme tirtunun,

q < F, ise fotoelektrik olay,
F, <q <P + P, =1 ise Compton saciimasi,

olduguna karar verilmigtir. Burada P=p/u ve P_=p/u, sirasiyla
etkilesmenin, Fotoelektrik Olay, ve Compton Sacilmasi olma
olasiliklaridir.

Etkilesme fotoelektrik olay ise, su fantomuna giren y-isini tim enerjisini
ortamdaki bir atomik elektrona aktarmistir. Elektronlar, menzilleri
cok kucuk oldugundan etkilesme noktasinin biraz disina kadar gidip
sogurulabilirler. Bu durum sogurulan enerjinin koordinatlarini  ¢ok
az degistirir. istatistik olarak, bu degisim dikkate alinsa bile sonucu
degistirmez.

Bremsstrahlung olayr sonucu olusan ikincil fotonlarin etkilesme
noktasinin disina kacirdiklari enerji ihmal edilmistir. Bundan dolay!



etkilesmenin oldugu noktada tiim enerjinin soguruldugu varsayimistir.
Etkilesme noktasinin bulundugu xyz koordinatlarina sogurulan eneriji,
E_ = E, kaydedilmis ve yeni bir foton takibine gecilmistir. Etkilesme
Compton Sacilmasi ise fotonun saciima acisi asagida anlatildigi gibi
orneklenmigtir.

Compton Sacilmasinin Orneklenmesi

Compton Saciimasinda E enerjisi ile gelen foton, atomun durgun
ve serbest kabul edilen bir elektronu tarafindan sagilir. Etkilesme
sonucunda daha kucuk enerjili foton ve foton tarafindan kaybedilen
enerjiyi tagtyan saciimis bir elektron sirasiyla E’ ve E_ enerjisi ile gelig
dogrultusundan 6 ve 6_ agisi yaparak sagilirlar. Sagilan fotonun enerijisi,
enerji ve momentum korunumundan

£ E _E
1+ k(1-cos®) ~ mc

2 (9)

olarak elde edilir. Burada mc?, elektronun durgun kutle enerjisidir.

Fotonlarin serbest elektronlardan, inkoherent Saciima (Compton
Saciimasi) tesir kesiti, Klein-Nishina tarafindan elde edilmistir. Elektron
basina diferansiyel Klein-Nishina tesir kesiti,

k?(1-cosB) |cm? / elektron
1+k(1-cosb)| steradyan

do r? =
_dszN :E-[1+k(1—cose)J 1+cos?0 +

(10)

ile verilmektedir. Burada, dQ=27sin6db6 ve re=e’mc®=~2.818 fm,
klasik elektron yaricapidir. Es.(10)’da, t=cosb® degisken degistirmesi
yapildiginda, 0<0<rt araigi 1=t=>-1 arahigina donisir. 1=t=>-1
arahginda, fotonlarin serbest elektronlarla inkoherent sacilma tesir
kesiti yani Klein-Nishina acisal dagiimi, Ozmutlu [11] tarafindan
verilen Reddetme Yontemi ile orneklenmis ve fotonun sagiima agisi
belirlenmigtir.

Klein-Nishina agisal dagihminin érneklenmesinde Ozmutlu tarafindan,

(11)

seklinde bir érten reddetme fonksiyonu onerilmistir. a(k) ve b(k), sinir
sartlari kullanilarak,



C, =2(2k* + 2k + 1)/ (2k +1)° (12)
olmak uzere
a(k):2[b(k)—1] , b(k)=(1+¢c,/2)/(1-c,/2) (13)

olarak bulunmustur [11]. Bu reddetme fonksiyonuna, Ozmutlu tarafindan
Temel Monte Carlo llkesi uygulanarak,

t = b(k)—[b(k)+1]/(c,/2)° (14)

ifadesi elde edilmistir. Bir q turetilerek, Es.(14)’den bir t degeri
bulunmustur. Ikinci bir g tiretilerek,

0 15
g< f(?) = g(t) (15)

sartina bakilmigtir; sart saglanirsa t kaydedilmis, sart saglanmazsa yeni
bir t degeri Uretilmesi igin basa donulerek islem tekrarlanmistir. Sagilan
fotonun enerjisi E’, Es.(9) kullanilarak hesaplanmistir. Bu durumda atomik
elektrona aktarilan enerji E =E-E”dir. Etkilesme noktasinin bulundugu
xyz koordinatlarinda sogurulan enerji E_, kaydedilmis ve foton takibine
devam edilmistir.

Serbest yolun sonlandigi nokta, fantomun disinda ise sagilan fotonun
enerjisi ve koordianti kaydedilip basa donulerek yeni bir foton takibine
gecilmigtir. Ortamin icinde ise, bir q tiretilerek fotonun yaptigi ikinci
etkilesme tarG orneklenmistir. Etkilesme Compton Sagilmasi ise, ilk
sacgiimadaki gibi yeni bir X'y’z’ koordinat sistemi secilerek, x’y’z’ koordinat
sisteminde 6rneklenen dogrultman kosinusleri xyz koordinat sistemine
donustarilmus [3], foton takibine, foton, enerjisi 1 keV’in altina disinceye
veya fantomdan kagincaya kadar devam edilmigstir. Art arda sagiimalar
sonucunda fotonun enerjisi 1 keV’in altina dustugunde, fotonun fantom
ortaminda soguruldugu kabul edilerek yeni bir foton takibine gegilmistir.
Calismada, ¢ift olusum olayi ve Rayleigh sagiimasi ihmal edilmis, ayrica
fotonlarin madde ile etkilesmesi sonucu ortaya ¢ikan ikincil elektronlar
takip edilmemigtir.



3. SONUCLAR

Radyoterapide klinik lineer hizlandiricilarin doz dagilimlari hakkinda
iki dnemli kavram kullaniimaktadir. Bunlar 1s1gin kalitesi ve enerjisi
hakkinda bilgi veren Yizde Derin Doz egrileri ve Doz Profilleri’dir.

Deneysel calismadaki veriler, Bursa Ali Osman Sénmez (AOS) Onkoloji
Hastanesi Lineer Akseleratdr ve Tedavi Planlama Unitesi'nde kullanilan
Siemens Primus marka lineer hizlandirici, Multidata marka su fantomu
ve 0.125 cc boyutlu iyon odasi (semiflex) kullanilarak élgulmustir.

3.1 Yiizde Derin Doz

Olguimler igin iyon odasi 1sin ekseni izerinde olmak (izere, su ylizeyinde
fantom boyutlarinin orta noktasi koordinat ekseninin baslangici kabul
edilmistir. lyon odasi su fantomunda baslangi¢c noktasina getirildikten
sonra belli kare alanlar igin yuzde derin doz degerleri, su fantomunda
30 cm derinlige kadar alinmistir. Literatirde genellikle dlgimler, 20 cm
ya da 30 cm derinliklerde alinmaktadir. 30 cm su fantomu derinligi 300
arahiga bolinmustar. Aralik genisligi 30/300 cm=0.10 cm’dir. Kaynak-
su fantomu ylzeyi mesafesi 100 cm olarak ayarlanmistir (SSD=100
cm). Her bir kare alan i¢in doz degerleri maksimum degerine bdllinerek
maksimum degeri 1 olacak sekilde normalize edilmigtir.

Kare alan buyudikce, bu alana dusen foton sayisi azalacagindan
istatistik bozulmaktadir. lyi bir istatistik elde etmek icin programda takip
edilen foton sayisi artinlmistir. Monte Carlo programinda, 3x3, 5x5 ve
10x10 cm? kare alanlar i¢in 107 foton, 20x20 cm? kare alan i¢in 108 foton
ve 30x30 cm? kare alan icin de 2.108 foton takip edilmistir. Monte Carlo
sonugclari z-ekseni boyunca iyon odasi (prob) capt 5 mm, probun ilerleme
adimi 2 mm alinip, silindirik tarama ekseni boyunca alinmis ve bdylece
deneyin benzetisimi yapiimistir. Deneyde kurulan duzenekteki ayarlama
(set-up) yuzde derin doz dlgtimlerinin yani sira doz profili dlgimlerinde
de kullanilabilmektedir.

Sekil 6’da dlgulen herbir alan igin Monte Carlo ve Deneysel Yuzde Derin
Doz (YDD) degerleri karsilastiriimistir.
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3.2 Doz Profili

Multidata marka su fantomu xyz boyutlar 48x48x48 cm®dulr. Su fantomu
x-ekseni boyutu, -24 cm <x<24 cm araliginda alinmistir. x-ekseni
60 araliga ayrilarak, tek bir aralik genisligi 48/60 cm=0.80 cm olarak
alinmistir. lyon odasi, x-ekseni boyunca yatay dogrultuda hareket
ettirilerek Olgumler alinmigtir. Kaynak-su fantomu ylzeyi mesafesi 100
cm olarak ayarlanmistir (SSD=100 cm). Kurdugumuz Monte Carlo
programinda ise 107 foton takip edilmigtir.

Calismada 3x3, 5x5, 10x10, 20x20 ve 30x30 cm? kare alanlar igin doz
profilleri, bes farkh 0, 3, 5, 10 ve 20 cm derinlikte 6lciimustur. Her kare
alan ic¢in bu derinliklerdeki deneysel ve Monte Carlo hesaplamalariyla
elde ettigimiz Doz Profilleri Sekil 10°te karsilastiriimigtir.
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4. TARTISMA ve YORUM

Deneysel ve Monte Carlo sonuglari arasinda c¢ok iyi bir uyusma
g6zlenmektedir. Deneysel olcimler, ylzeye yakin noktalarda yani
build-up bdlgesi iyon odasi tarafindan daha sik taranarak alinmistir. Bu
bolgede deneysel sonuglarla Monte Carlo sonuglari arasinda ¢ok az bir
farklihk gorulmektedir. Bunun nedenlerinden biri, calismada Rayleigh
saciimasinin ihmal edilmesidir. Rayleigh sac¢iimasi sonucu foton eneriji
kaybetmeden sacilarak uzak noktalara enerji tasiyacaktir. Fotonun geri
saciima ihtimali ¢ok disik olacagindan foton enerjisini daha derinlerde
birakacaktir. Olglim yapilan nokta araliklari iyon odasinin boyutlarindan
daha kicuk oldugundan yakin noktalar arasindaki saymalar ust Uste
binmektedir. Bdylece pikin bulundugu bdlgedeki saymalar gercek
degerleri yansitmamaktadir. Bunun icin pikin bulundugu bdlgede, Monte
Carlo yonteminden elde edilen degerler deneysel degerlere gbre daha
guvenlidir.

Hastalar tzerinde genellikle 10 cm’ye kadarki derinliklerde timor tedavisi
yapildigindan (derinlik fazla ise hasta yuzikoyun yatirilarak bu derinlik
saglanir), 10 cm derinlige kadarki Monte Carlo sonugclari ile deneysel
sonuglarin bu derinlik icin uyusmasi énemlidir. Elde ettigimiz sonuclarda
da bu uyum gdzlenmektedir.
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