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OZET

Protezli hastalarin radyoterapi planlamasi saglik fizikgisi ve onkologlar ic¢in cesitli
zorluklara sahiptir. Protezin neden oldugu doz degisimi Ozellikle protezin yapildig
malzemenin Ozelliklerine, radyasyon cesidine ve enerjisine baglidir. Bu degisimin
bilinmesi, tedavi planinin daha az hata ile yonetilmesini saglar. Bu tez calismasinda sik
kullanilan biyomalzemelerden olan titanyum alasimi (Ti-6Al-4V) ve 361L paslanmaz
celigin doz dagilimina etkisi 6 MV ve 18 MV enerjili X-isinlar1 kullanilarak istatistiki
olarak incelenmistir. Bdylece, oOzellikle toraks bdlgesi icin uygulanan radyoterapi
planlamasinda yardimeci bilgi saglamasi amaglanmigtir. 6 MV enerjili X-1sinlar
kullanildiginda paslanmaz ¢elik ve titanyum alasimi malzemelerin hemen arkasinda olusan
radyasyon dozunda yaklasik %20’lik bir azalma; 18 MV enerjili X-1s1nlar1 kullanildiginda
ise %3’lik bir artis gézlenmistir ve enerji arttikca geri sagilmanin azaldigi goriilmiistiir.
Yiizde Derin Doz calismasinda, 6 MV'de kullanilan biyomalzemelerin derinlikten
bagimsiz olarak dozda ~%?23'liik bir azalmaya, 18 MV'de ise derinlige bagl olarak dozda
~%5-30 arasinda bir artisga sebep oldugu goriilmistiir. Yiizde Derin Doz ve Doz
Profillerinin incelenmesinde, sagilma parametrelerinin suya gore paslanmaz celik ve Ti-
alasiminda ~%?23 daha fazla oldugu goriilmiistiir.
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ABSTRACT

Radiotherapy planning of prosthetics patients has various difficulties for health physicists
and oncologists. The doseage change caused by the prosthesis depends on particularly the
properties of the prosthesis material, the radiation type and its energy. If the change is
known, the treatment plan can be managed with fewer mistakes. In this thesis, the effect on
dose distribution of the titanium alloy (Ti-6Al-4V) and 361L stainless steel, which are
common biomaterial, were statistically investigated using 6 MV and 18 MV X-rays. Thus,
it is aimed to provide supplementary information in radiotherapy planning, especially for
the thorax region. It is seen that there is a reduction of about 20% in the radiation dose that
occurs immediately behind stainless steel and titanium alloy materials when 6 MV X-rays
are used; an increase of 3% when using 18 MV X-rays, and a decrease of back scattering
with increasing energy. In Percentage Depth Dose studies, it is seen that biomaterials used
in 6 MV X-rays caused a decrease of ~ 23% in dose independently and an increase of ~ 5-
30% in dose depending on depth at 18 MV. In the studies of Percentage Depth Dose and
Dose Profiles, scattering parameters were found to be ~ 23% higher in the stainless steel
and Ti-alloy than in the water.
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1. GIRIS

Wilhelm Conrad Roentgen, 1895 yilinda, yiiksek vakumlu bir katot 1511 tiipiiyle (Crooke
tiipll) yaptig1 caligmalar sirasinda, tliplin camindan ¢ok girici 1sinlar ¢iktigini belirlemis ve
bu 1sinlari, bilinmeyen dogasina isaret ederek X-iginlart olarak adlandirmistir. X-1ginlari,
kesfedildikten hemen sonra hastaliklarin tan1 ve tedavilerinde kullanilmistir. X-1sinlarinin
kesfi, Becquerel tarafindan gergeklestirilen radyoaktivitenin kesfini tetiklemistir. X-1sinlar
Crooke tiiplinlin en ¢ok parladigt noktada goriindiigii icin, Henri Becquerel bunun
floresans ya da fosforesanstan kaynaklanabilecegini diistinmiistiir. Bunu test etmek i¢in, bir
potasyum uranil siilfat tuzunu, bir fotograf plakasi lizerine dokmiis ve giines 151g1na maruz
birakmistir. Daha sonra deneyi tekrarlamak icin hazirladig1 fotograf plakalarinin, giines
1s18ina maruz kalmadiklar1 halde Onceki plakalarla ayni hatlara sahip oldugunu
gozlemlemistir. Becquerel, plakalari etkileyen radyasyonun floresans ya da fosforesanstan
degil, uranyum tuzundan kaynaklandigina ve kendiliginden olduguna karar vermistir.
Marie Curie ve Pierre Curie maddelerin bu yeni 6zelliklerini incelemis ve onu
radyoaktivite diye adlandirmiglardir. 1897 yilinda katot 1smlart ile yapilan diger bir
caligmada, Joseph John Thomson elektronu kesfetmistir. Tiim bu kesifler sonucunda fizik
ve tip alanindaki gelismeler hizlanmis ve bunun sonucunda radyoloji bilimi ve radyoterapi

dogmustur (Martin, 2013: 32, 33; Yiilek, 1992: 78).

Radyasyon tedavisi olarak bilinen radyoterapi, kanser hiicrelerinin dogrudan ya da dolayli
olarak iyonlastiric1 radyasyonla yok edilmesi temeline dayanir. Yiiksek dozda verilen
radyasyon, Ozellikle hizli cogalan hiicreleri oldiiriir ya da hiicrelerin bdliinerek
cogalmalari onler. Radyoterapinin amaci, yan etkileri en aza indirerek kanseri bolgesel
olarak tedavi etmektir. Bu amaca ulasmanin en uygun yolu, radyasyon dozunu hedef
hacme dogru vermek ve normal dokularin radyasyondan en az derecede etkilenmesini

saglamaktir.

Radyoterapide en sik kullanilan cihazlar lineer hizlandiricilardir. Bu cihazlarda yiiksek
enerjili elektron ve X-iginlari kullanilmaktadir. Yiiksek enerjili X-1s1n1 demetlerinin
konvansiyonel tipte ¢alisan cihazlar ile elde edilemeyecegi anlasildigindan, yiikli
parcaciklar hizlandirilarak bagka sistemler tlizerinde arastirmalar yapilmistir. Bu amagla ilk
lineer hizlandiric1, 1928 yilinda Isvecli fizik¢i Widerde tarafindan yapilmistir. 1930°lu
yillarin sonunda yiiksek frekansl, ¢ok kisa dalga boylu osilatorler gelistirilerek lineer

hizlandiricilarda, elektronlarin  hizlandirilmasinda  kullanilmistir.  Boylece  degisik



enerjilerde hem X-isin1 hem de elektron demetleri veren cihazlar yapilmistir. Medikal
lineer hizlandiricilar, yliksek frekansli mikrodalgalar kullanarak, elektrik enerjisi ile
iretilen elektronlari, kinetik enerjileri 4 MeV ve 25 MeV aralifinda olacak sekilde
hizlandiran cihazlardir. Bir lineer hizlandiricida elektronlar, hizlandirici dalga kilavuzu
denilen 6zel olarak vakumlanmis yapilarda, diiz trajektorleri izleyerek hizlandirilmaktadir.
Hizlandirict dalga kilavuzlarinda elektron hizlandirma isleminde kullanilan ¢ok giiclii
radyo frekans alanlar, elektron yavaslatma islemi boyunca magnetron ve klystron denilen
0zel olarak vakumlanmis cihazlarda iiretilmektedir. Tipik yiiksek enerjili bir lineer
hizlandirici, 6 MV ve 18 MV enerjilerinde foton ve birkag farkli enerjide (6, 9, 12, 16 ve
22 MeV gibi) elektron saglar. Bu cihazlarda iiretilen elektron demetleri yiizeysel
tiimorlerin tedavisinde, hizlandirilmis elektronlarin bir hedef {izerine gonderilmesiyle elde

edilen yiikksek enerjili X-1sinlart ise derin yerlesimli tiimorlerin  tedavisinde

kullanilmaktadir (Cobanoglu, 2011; Khan, 2003: 42; Podgorsak, 2005: 136).

Biyomalzemeler, insan viicudundaki canli dokularin islevlerini yerine getirmek ya da
desteklemek amaciyla kullanilan dogal ya da sentetik malzemelerdir. Biyomalzemelerin
kullanimi, ¢ok eski zamanlara kadar uzanmaktadir. Antik Misir’da mumyalarda bulunan
yapay g0z, burun ve disler; 2000 yil oncesine kadar uzanan altinin dis hekimliginde
kullanimi1; milattan onceye kadar giden bronz ve bakir kemik implantlarinin kullanimi bu
durumun en belirgin 6rnekleridir. 1880°de bakirin viicudu zehirleyici etkisi nedeniyle
fildisi protezler kullanilmaya baglanmistir. 1938°de vitalyum alasimindan ilk metal protez
tretilmis ve 1960’lara kadar kullanilmistir. 1972°de aliimina ve zirkonya (ZrO>) isimli iki
seramik yap1 kullanilmaya baslanmistir. Bu tarihten giiniimiize kadar da metal, seramik ve
polimer, viicudun 40’tan fazla degisik parcasinin onarimi ve yenilenmesi i¢in kullanilmistir

(Glimiisderelioglu, 2002).

Metalik biyomalzemeler, mekanik performanslarinin ¢ok giivenilir olmasi nedeniyle,
yapay kal¢ca eklemleri, kemik plakalar1 ve dental implantlar gibi sert dokularin yerine
kullanilmaktadir. Metalik biyomalzemelerin mekanik o6zelliklerinin yaninda, korozyon
dayanimi, termal iletkenlikleri ve elektriksel Ozelliklerinin de iyi olmasi nedeniyle
kullanimlar1 yayginlagsmistir. Titanyum alasimlar1 ve paslanmaz ¢elikler en sik kullanilan
metalik biyomalzemelerdir. Titanyum ve alasimlari, 1960’larin sonlarindan beri kirik
fiksasyonu ve eklem degistirme amaciyla giderek artan bir big¢imde kullanilmaktadir. Bu
alasimlar, hafif oluslar1 ve yorgunluk direnclerinin iyi olmasi nedeniyle ozellikle dis

implantasyonunda, kalga ve diz implantlarinda ve kalp kapakg¢iginda kullanilmaktadir.



Paslanmaz celik, iceriginde aliiminyum, krom, kobalt, bakir, kursun, mangan, molibden,
nikel, fosfor, silisyum, kiikiirt, titanyum, tungsten ve vanadyum gibi elementler olabilen
alasim ¢elikleridir. Paslanmaz c¢eligin medikal implantlarda kullanimi 1930’larda
baglamistir ve viicut i¢inde eklemlerde ve kalp kapakgiklarinda kullanilir. (Chen ve
Thouas, 2014; Narayan, 2009: 41; Niinomi, 2008; Giimiisderelioglu, 2002; Giir ve Taskin,
2004).

Homojen ortamlarda kiigiik alan geometrilerinde sogurulan doz, alan boyutuna ve derinlige
bagli olarak hizli bir sekilde degisir, bu degisimin sebebi elektronik dengenin
kurulmamasidir. Bu durumda dozu tam olarak tahmin etmek dozimetrik olarak zordur. Bu
ikincil elektronlarin maksimum mesafesinden daha kii¢iik alanlarda hem yan hem de dik
dogrultuda elektronik dengenin olusmamasindandir. Heterojen ortamlarda ise doz tahmini
daha karmasik ve belirsizdir (Alagar, 2016). Bu ylizden dozu tam olarak Slgmek igin
dedektor se¢imi, dozu dogru tahmin etmek igin tedavi planlama sisteminin se¢imi ve bu
bilgileri kontrol etmek i¢in simiilasyon hesaplamalari ve yar1 deneysel ifadelerin

kullanilmas1 dogru sonuca ulasmak i¢in 6nemlidir.

Radyoterapide, tedavinin etkili olabilmesi ve hastada olusacak yan etkileri azaltmak i¢in
uygun doz dagilimini saglamak ¢ok onemlidir. Ancak bazi hastalarin viicudunda bulunan
kalca, bacak, kol protezleri, cesitli dis dolgulari, spinal cord sabitleyici araclar, genelde
yiksek atom numarali elementlerden yapildiklarindan, yiiksek enerjili fotonlar
kullanilirken doz dagilimin etkileyerek hastanin alacagi radyasyon dozunu degistirir. Bu
nedenle tedavide istenilen sonuca ulasmada engel olustururlar. Kanser tedavisinde tiimore
istenilen dozun verilememesi, tiimoriin kontroliinlin zorlagmasina, metal etrafinda dozun
degismesine bagl olarak dokularin ve kemigin nekrozuna ve implantin fiksasyonunun

azalmasina neden olabilir.

Radyoterapide, protezli hastalarin tedavi planlamasi, saghk fizikgileri ve radyasyon
onkologlart i¢in sik karsilasilan bir problemdir. Bu nedenle, protezin neden oldugu
maksimum azalma ve azalma oranmi sonuclarinin bilinmesi, tedavi planini belirlemede

klinisyene yardime1 olacak yeterli bilgiyi saglayacaktir (Catli, 2012).

Bu calismada, insan viicudunda toraks bolgesi esas alinarak, hasta sagligi agisindan biiyiik
Oonem tastyan titanyum alasimi (Ti-6Al-4V) ve 316L paslanmaz celik biyomalzemeler
kullanilmistir. Bu biyomalzemelerin se¢imi, literatiir taramasinin yani sira protezleri

implante eden cerrahlar ile goriistilerek yapilmustir.



Bu ¢alismanin amaci, radyoterapide kullanilan Siemens marka Oncor Impression model
lineer hizlandirict cihazinin 6 MV ve 18 MV enerjili X-1silarint kullanarak, celik ve
titanyum biyomalzeme kullanan baz1 akciger kanseri hastalarin tedavisinde, bu

biyomalzemelerin doz dagilimina etkisini arastirmaktir.

Calismada, once Temel Kavramlar boliimiinde konu ile ilgili genel bilgiler verilmistir.
Sonraki boliimlerde sirastyla; deneylerde kullanilan cihaz ve araglar tanitilmis, deneysel ve
hesaplama yontemleri ve deneylerde elde edilen veriler sunulmustur. Sonug¢ kisminda ise,
yapilan Olgiimler sonucunda bu biyomalzemelerin, doz dagilimini hangi sartlarda, ne

sekilde etkiledigi belirlenmistir.



2. TEMEL KAVRAMLAR

2.1. Radyasyon

Radyasyon, pargaciklarin ve elektromanyetik dalgalarin boslukta ve madde igerisinde
dogrusal bir yol boyunca yayilmasidir. Radyasyon; iyonlastirict ve iyonlastirici olmayan

radyasyon olarak ikiye ayrilabilir.

RADYASYON
: l IYONLASTIRICI OLMAYAN
ITYONLASTIRICI RADYASYON
RADYASYON
Alfa
Radyo Dalgalari
Beta Mikrodalgalar
Elektron
Kizil6tesi Isinlar
Notron
Proton Mordtesi Isinlar
Gama Gortintir Isik
X-Isimlari

Sekil 2.1. Radyasyonun tiirleri
2.2. Radyasyon Birimleri

Aktivite birimleri

Radyoaktif bir numunenin aktifligi numunede birim zamandaki bozunma sayisidir (Krane,

2011: 162). Aktiflik birimleri Curie ve Becquerel’dir.

Curie (Ci) : Bir gram ?Ra’nin aktivitesi olarak tanimlanir ve saniye basma 3,7 x 10%°
adet bozunmadir (Krane, 2011: 162).

1Ci = 3,7 X 10° bozunma/s (2.1)



Becquerel (Bq) : Aktifligin SI birimidir ve saniye basina bir adet bozunmay1 gosterir.
1Bq =2,7%x 1071 ¢Ci (2.2)

Isinlama birimleri

Isinlama terimi, elektrik yiikiiniin biriktirilmesiyle dogrudan olgiilebildiginden X veya

gama 1sinlarinin hava igerisinde olusturduklari iyonlagsma miktar1 olarak tanimlanir.

Roentgen (R) : 0,001293 g havada 1 elektrostatik yiik birimlik (1 esu = 3,336 x 10° C)
yiik lireten X veya gama radyasyon miktaridir (Martin, 2013: 307).

3,336 x 1071°(C
1R =
0,001293 g

x 103g/kg

= 2,58 X 1074 C/kg (2.3)

Roentgen SI birim sisteminde yer almaz; ismlamanin SI birimi, 1 kg havada 1 C yik

iireten radyasyon miktart olarak tanimlanan X’tir.
X=1C/kg (2.4)

X birimi 1 kg havada 33,97 J’liikk enerji depolanmasina karsilik gelir ve 3876 R’ye esittir.
X biiytik bir birim oldugu i¢in 1sinlama birimi olarak ¢ogu kez R kullanilir (Martin, 2013:
308).

Doz birimleri

Sogurulan doz, kiitle basina depolanan enerji miktar1 olarak tanimlanir (Martin, 2013:
306).

Rad: Bir gram madde i¢inde 100 erg’lik enerji sogurulmasina neden olan radyasyon

dozudur.

Gray (Gy): Sl sistemine gore radyasyon doz birimidir ve kilogram basina depolanan enerji

miktar1 olarak tanimlanir.

16y =1]/kg (2.5)

1Gy =100 rad (2.6)



Roentgen, Es. 2.7 ile rad’a doniistiiriiliir. Formiildeki f doniistirme faktorii olup,
radyasyonun enerjisi ve i¢inden gectigi dokuya gore farkli degerler alir. Bu degerler

Cizelge 2.1°de verilmistir (Giirsoy, 2013).
fXR=rad (2.7)

Cizelge 2.1. Doku tipi ve enerjiye gore f degerleri

Doniistiirme Faktorii (f)
Enerji (MeV) Su Kemik Kas
0,01 0,920 3,58 0,933
0,1 0,957 1,47 0,957
1,0 0,974 0,927 0,967

Doz esdegeri birimleri

Farkl1 tip radyasyonlardan sogurulan enerjiler esit olsa da farkli miktarda biyolojik etkiye
neden olurlar. Bu yiizden doz esdegeri tanimina gereksinim duyulmustur (Martin, 2013:
306; TAEK, 2015).

H ile gosterilen doz esdegeri, sogurulan doz ile radyasyon tipine bagli hasar1 tanimlayan

bir Q kalite faktdriiniin ¢arpimidir:
H(doz esdegeri) = D(sogurulan doz) X Q(kalite faktorii) (2.8)

Buradaki Q degeri; X-1sinlari, gama 1sinlar1 ve elektronlar i¢in 1, alfa pargaciklar1 ve

fisyon iirlinleri i¢in 20’ye esittir, farkli enerjilerdeki ndtronlar icinse 2-10 arasindadir.
Geleneksel birim sisteminde doz esdegerinin birimi rem’dir.

rem =rad X Q (2.9)
Doz esdegerinin SI birimi Sievert (Sv)’dir.

Sievert = Gray X Q (2.10)

Sievert, 100 rem’e karsilik gelen oldukga biiyiik bir birimdir (Martin, 2013: 307).
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2.3. X-Isinlar1 ve X-Isinlarimin Uretimi

X-1ginlari, 1895°te, bir gaz bosaltma tiipiinde katot 1sinlar1 ¢aligmasi sirasinda Roentgen
tarafindan kesfedilmistir. Roentgen, tiipiin disinda saptanabilen (muhtemelen tiipiin cam
duvarlar ile elektronlarin etkilesiminden dolay1), tiretilen radyasyonun baska bir tiirtini
gozlemistir. Bu radyasyon opak maddelerin i¢inden gegebilir, floresans iiretebilir, bir
fotograf plakasini karartabilir ve bir gaz1 iyonlagtirabilir. Roentgen, bu yeni radyasyonu X-

1isinlari olarak adlandirmistir (Khan, 2003: 28).

X-1ginlari, yiiksek enerjili elektronlarin yavaslatilmasi veya atomlarin i¢ yoriingelerindeki
elektron gecisleri ile meydana gelen, dalga boylart 0,1-100 A arasinda degisen

elektromanyetik dalgalardir.

X-1silarinin iiretiminde, X-1s1n1 tiipiindeki hedef atomlarin ii¢ 6zelliginden yararlanilir.
Bunlar ¢ekirdegin elektrik alani, yoriinge elektronlarinin baglanma enerjisi ve atomlarin

miimkiin olan en diisiik enerji durumlarinda bulunma egilimidir (Martin, 2013: 677).

X-1ginlari, yiiksek hizli elektronlarin bir X-1s1n1 tiipiiniin hedefinde (anot) durdurulurken,
ivmelenmeleriyle tretilir. Elektronlar katoda yerlestirilmis bir tungsten flamanla tretilir.
Tiip boyunca yiiksek bir voltaj uygulanarak hizlandirilan elektronlar, genellikle
tungstenden yapilan anoda yonlendirilir. Sekil 2.2 X-1sm1 tiiplindeki bu siireci
gostermektedir. Sabit olan anotlar, 2 mm veya 3 mm kalinli§inda, uzunlugu ve genisligi 1
cm veya daha fazla olan kii¢iik bir tungsten plakadan olusmaktadir. Bu plaka, iiretilen X-
isinlarin1 odaklamak ve hizlandirilmis elektronlarin yavaslatilmasi esnasinda olusan yogun
1s1y1 dagitmak igin 15°-20° agi ile biiyiik bir bakir kiitle i¢ine yerlestirilmistir. Tungstenin
biliyiik atom numaras1 (74) X-1silarim iiretmek icin etkindir ve yliksek erime sicakligi
(3370 °C) sayesinde 1s1 hasarmma karst dayaniklhidir. Tek bir X-1isimmina maruz kalma,
bombardiman edilen tungsten hedef alaninin sicakligini 1000 °C veya daha fazla artirabilir
ve bakir 1070 °C’de eridiginden kenarlarda sogumanin saglanmasi i¢in tungsten hedef

yeterince biiyiik olmalidir (Martin, 2013: 677).



Tungsten Hedef Elektronlar

Flaman Devresi

Sekil 2.2. Sabit anotlu X-1s1n1 tiipiiniin ana bilesenleri

Bir X-1511 jeneratorii, X-151m tiipline elektrik enerjisi saglar ve radyografik isinlamanin
mesafesini diizenler. X-1s1n1 tiipiinde biri flamani 1sitmak i¢in digeri katot ve anot
arasindaki elektronlart hizlandirmak i¢in iki giic kaynagi gereklidir. Flaman devresi,
degisken bir direng ve bir azaltici transformatorii icerir; bu devre akim secici (mA) olarak
calisir ve tretilen X-1511 fotonlarinin sayisini belirlemek igin 1ginlama zamaninin siiresi
mAs cinsinden diizenlenir. Yiiksek gerilim devresi olarak adlandirilan katot-anot devresi,
bir otomatik transformatér ve bir ylkseltici transformatdrden olusur. Otomatik
transformator, tiretilen X-1s1n1 fotonlarinin enerjisini belirleyen kVp secicisi olarak calisir.
Alternatif akimla g¢alistirilan X-151n1 jeneratorleri, yalnizca bir yonde akim iletmek igin

(genellikle silikon diyotlar ile) dogru akima ¢evrilir (Martin, 2013: 678).

X-1ginlari, bremsstrahlung ve karakteristik X-1sin1 tiretimi ile olusturulur. Bremsstrahlung
ya da ‘frenleme 151mimi1’, hedef atomlarin ¢ekirdekleri ile elektronlarin etkilesimlerinden
meydana gelir. Bir hedefe ¢arpan elektronlarin ¢ogu, durdurulmadan 6nce hedef atomlar
ile cesitli etkilesimlerde bulunur, bu nedenle, elektron enerjisinin bir kismi daima
radyasyon formunda yayinlanir, bu frenleme radyasyonudur. Bu durum yayinlanan X-151m
enerjilerinin genis bir spektrumunu olusturur. Bazen, bir elektron bir hedef atomu ile kafa
kafaya carpisarak tim enerjisini tek bir X-151m1 fotonuna doniistiirebilir. Elektronun tiim
enerjisi ¢ikan X-1511 fotonuna verildiginde; foton, elektronun enerjisine esit maksimum bir

enerjiye sahip olur veya hv = eV’dir. Bu foton, minimum dalga boyuna sahip olacaktir,
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hc
E=¢eV =hv,; =—
Amin

(2.11)

veya

1 _ 1240 eV.nm _ 1240 eV.nm _ 05 A

min eV T 24800eV

(2.12)

Karakteristik X-iginlari, yiiksek hizli elektronlar hedef atomun yoriinge elektronlarini
koparmak i¢in yeterli enerjiye sahip oldugunda yayinlanir. Bu tiir ¢arpigsmalarla kabuklarda
bosluklar olusur ve bu bosluklar zayif bagh elektronlar tarafindan doldurulur ve bosalan
kabugun daha diisiik enerji seviyesine ulagsmasi icin bu elektronlar elektromanyetik
radyasyon yayinlarlar. Bu radyasyon hedef atomlarin karakteristigidir, bu nedenle
karakteristik X-isimm1 olarak adlandirilir (Martin, 2013: 678). Sekil 2.3’de gosterilen
spektrumdaki ani yiikseltiler (pikler) tungstenin K-karakteristik X-iginlaridir ve

bremsstrahlung siirekli spektrumu iizerine eklenmislerdir.

X-15m1 sayist

A
karakteristik X-1smlan
maksimum foton
enerjisi
bremsstrahlung
0 50 100 125

foton enerijisi (keV)

Sekil 2.3. X-1511 spektrumu
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2.4. X-Isininin Madde ile Etkilesimi

X-1gmlarinin madde ile etkilesimi sogurulma seklinde olur. Sogurulmada ise bes farkl
fiziksel olay gergeklesmektedir. Bunlardan biri foton ile ¢ekirdek arasindaki fotobozunum
olup, bu reaksiyon sadece ¢ok yiiksek foton enerjilerinde ( >10 MeV) 6nemlidir. Diger dort
etkilesim fotoelektrik olay, Compton olayi, ¢ift olusum ve koherent (Rayleigh) sacilmadir.

Her bir etkilesme kendi azalma katsayisi ile orantili olarak enerji azalimi yapmakta ve bu
azalma katsayilari, X-1sinlar1 enerjisi ve sogurucu malzemenin atom numarasina baghdir.

Toplam azalma katsayist her bir 6zgiin katsayinin toplamidir.

%o =" p+T/p+%/p+ T/, (2.13)

Ocoh, T, Oc, T simgeleri sirasiyla; koherent sacilma, fotoelektrik olay, compton etkisi ve ¢ift

olusumun azalma katsayilarini tanimlamaktadir (Khan, 2003: 64).
2.4.1. Fotoelektrik olay

Fotoelektrik olayda diisiik enerjili bir foton, yoriingeye bagli bir elektronla ¢arpisir ve onu
atomdan firlatir. Elektron, gelen fotonun enerjisi hv ile elektronun yoriingesindeki
baglanma enerjisi arasindaki farka esit bir enerjiyle atomdan c¢ikarilir. Etkilesme, atoma
bagl bir elektronla meydana gelmelidir ¢linkii atomun tamami momentumun korunumu
icin gereklidir ve bu cogunlukla i¢ kabuktaki elektronlardan biri ile meydana gelir.
Elektronun firlatilmas1 sonucu kabukta olusan bosluk baska bir yoriinge elektronu
tarafindan doldurulur ve genellikle karakteristik K X-151m1 yaymlanir. Firlatilan elektronun
kinetik enerjisi, daima fotoelektrik olaymn olustugu ortamda sogurulur. Uretilen
karakteristik X-iginlarmin sogurulmasi da muhtemelen ayni ortam igerisinde, baska bir
fotoelektrik etkilesim veya Auger elektronlarinin yayinlanmasi/sogurulmasi sonucu

gerceklesir (Martin, 2013: 331).

Fotoelektrik olaymn gergeklesme ihtimali, fotonun enerjisine baglidir. Gelen fotonun
enerjisi yoriingedeki elektronun baglanma enerjisinden biiyiik olmalidir. Suda, fotoelektrik
azalma katsayisi, foton enerjisinin bir fonksiyonu olarak grafik haline getirilirse diiz ¢izgi

elde edilir. t/p, 1/E? ile orantilidir (Khan, 2003: 66).
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Foton

Fotoelektron

Sekil 2.4. Fotoelektrik olayin sematik gosterimi

Cesitli malzemelerin verileri, fotoelektrik azalma olasiliginin malzemenin atom

numarasina giiclii bir sekilde bagli oldugunu belirtir:

T/p o« Z3 (2.14)
Bu oranti tanisal radyolojide birgok uygulamanin temelini olusturur. Kemik, kas ve yag
gibi cesitli dokularin atom numaralarindaki farklilik, X-151m1 sogurulmasindaki farki

biiyiitiir ve fotonun bu dokularda sogurulmasi farkli olur (Khan, 2003: 67).

Fotoelektrik sogurma, yiliksek Z’li malzemeler ve diisiik enerjili fotonlarla (0,5 MeV’den
daha az) gergeklesir. Kursun gibi yiiksek Z’li bir malzemede, L X-1sinlar1 ve M X-1ginlar
yayinlanmasi baskindir ve bunlar ya ortamda sogurulurlar ya da foton akisina katki

yaparlar (Martin, 2013: 332).
2.4.2. Compton olay1

Compton sagilmasi, enerjisi 0,5 MeV - 10 MeV arasinda olan bir foton ile ‘serbest’ veya
cok zayif bagl bir elektron arasindaki ¢arpisma olayidir. Buradaki ‘serbest elektron’
ifadesi, baglanma enerjisi gelen fotonun enerjisinden ¢ok diisiik olan elektron anlamina
gelir. Bu ¢arpigmada hem enerji hem de momentum korunur (Khan, 2003: 67; Martin,
2013: 332).
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Compton
elektronu

Serbest elektron

h A Gelen foton

hv' Sagcilan foton

Atom

Sekil 2.5. Serbest bir elektronla Compton sagilmasi

Compton sagilmasina ugramis foton, carpismadan yeni bir yonde, artan dalga boyu ve

azalmis enerji ile ¢ikar. Compton kaymasi olarak adlandirilan dalga boyundaki degisim,

N—2= %(1 — cos @) = 0,024264(1 — cos @) A (2.15)
0

ile verilir. Fotonun dalga boyundaki degisim (enerjideki azalma) sadece sacilma agisina
baglidir. Cogunlukla Compton dalga boyu adi ile anilan, h/mqC teriminin sayisal degeri
2,4264 x 10 cm’dir. Compton etkilesiminin en 6nemli sonucu, elektrona enerji

aktarilmasidir (Martin, 2013: 333).
2.4.3. Cift olusum

Enerjisi 1,022 MeV’den yiiksek bir foton, bir cekirdegin elektromanyetik alaniyla
etkilestiginde, bir negatron ve bir pozitron olmak iizere, bir ¢ift elektrona doniisebilir. Bu

olaya ¢ift olusum denir.

Cift olusum, fotonun tiim enerjisinin iki elektron kiitlesine doniistiigli Einstein’in 6zel
gorelilik teorisinin klasik bir 6rnegidir. Enerji korundugundan pozitron ve elektron durgun
kiitle haricindeki enerjiyi (hv — 1,022 MeV) paylasirlar. Bu enerji pozitron ve elektron
ciftinin kinetik enerjileri olarak ortaya ¢ikar, fakat esit miktarda paylagilmaz. Pozitif ytiklii
cekirdek, negatronu ¢ekerek yavaslatip kinetik enerjisini azaltirken, pozitif yliklii pozitrona
ilave bir itme saglayarak hizlandirir. Bdylece pozitron, negatrondan yaklasik 0,0075 Z
kadar daha fazla kinetik enerjiye sahip olur (Martin, 2013: 335).
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Sekil 2.6. Cift olusumun sematik gosterimi

Sekil 2.6’da gosterildigi gibi, ¢ift olusum etkilesmelerine ayn1 zamanda her biri 0,511
MeV’lik iki yok olma fotonunun yayinlanmasi eslik eder. Pozitron, momentum ve kinetik
enerjiye sahip oldugu siirece ayri bir pargacik olarak mevcut olacaktir. Ancak, pozitron
antimadde olmas1 nedeniyle negatif yiiklii elektronla ‘nétr pargacik’ olan ‘pozitronyum’
atomunu olusturmak iizere etkilesecek ve 0,511 MeV’lik iki tane foton iireterek yok
olacaktir; yani kiitle enerjiye doniisecektir. Yiiksek enerjili fotonlarin sogurulmasi ve
yayinlanmasi sonucunda yolu iizerinde hv — 1,022 MeV’lik kinetik enerjili elektron ve
pozitron iiretilir, bunu takiben pozitron serbest bir elektron ile yok olacak ve kiitle enerjiye
doniisecektir. Cift tiretim yoluyla yiiksek enerjili fotonlarin sogurulmasi 0,511 MeV’lik iki
yeni foton {iretir (Martin, 2013: 335, 336).

Cift olusum etkilesme katsayis1 K, enerjisi 2 X 0,511 MeV’den daha biiylik olan fotonlar

i¢cin, Z atom numarasinin karesi ile orantilidir ve,
K = sabit x Z?(E — 1,022) (2.16)

‘dir. Burada Z atom numarasidir ve E ise MeV cinsinden foton enerjisidir (Martin, 2013:

336).
2.4.4. Koherent sa¢ilma

Klasik sagilma ya da Rayleigh sagilmasi olarak da bilinen koherent sagilma, bir elektronun
yakinindan gegerek, ona salinim yapmaya baslatan bir elektromanyetik dalgadan meydana
gelir. Salinmaya baslayan elektron, kazanmis oldugu enerjiyi gelen dalgayla ayni frekansta

1sinim  yaparak geri verir. Bu sagilmis X-isinlar1 gelen 1sinla ayni dalga boyundadir.
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Koherent sagilma yiiksek atom numarali madde ve diisiik enerjili fotonlar i¢in olasidir

(Khan, 2003: 64, 65). Koherent sacilma sematik olarak Sekil 2.7°de gosterilmistir.

Sekil 2.7. Koherent sagilma
2.5. Lineer Hizlandiric1

Lineer hizlandirici (linac), dogrusal bir tiip boyunca yiiksek frekansli elektromanyetik
dalgalar kullanarak elektronlar gibi yiiklii pargaciklar1 hizlandirip, yiliksek enerjili elektron

ve X-1s1n1 liretmek amaci ile kullanilan cihazlardir (Khan, 2003: 42).

Lineer hizlandirict tedavi cihazinin temel yapist Sekil 2.8’de goriilmektedir. Gii¢ kaynagi
modiilatore dogru akim ve modiilatoér de sebekeye atimli (pulslu) akim saglamaktadir. Bu
akim modiilatorde bulunan hidrojen thyratron lambalar1t ile elde edilmektedir.
Modiilatorden ¢ikan bu akim elektron tabancasina ve magnetron veya klystron tiiplerine
iletilmektedir. Magnetron mikrodalga iireten bir cihazdir ve yliksek gii¢ osilatorii gibi
caligmaktadir. Lineer hizlandiricilarda 3000 MHz’lik mikrodalgalar kullanilmaktadir.
Klystron mikrodalga iireticisi degil yiikselticisidir ve diisiik gili¢ osilatorlerine ihtiyag
duymaktadirlar. Magnetron ve klystronda olusturulan mikrodalgalar, basinglhi gazla
doldurulmus tasiyict dalga kilavuzu ile hizlandiricr tiipe tasinmaktadir. Mikrodalgalarla es
zamanli olarak, elektron tabancasinda tungsten flamanin 1sitilmasi ile termoiyonik
yaymimla elde edilen elektronlar bir potansiyel fark altinda hizlandirilarak 50 keV’lik
enerji ile hizlandiricr tiipe gonderilirler (Khan, 2003: 42, 43).
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Sekil 2.8. Medikal lineer hizlandiricinin temel yapisi

Genellikle bakirdan yapilan hizlandirict tiipe yiiksek oranda vakum uygulanmaktadir. Tiip
icerisinde mikrodalganin elektromanyetik alani ile etkilesen elektronlar, siniissel elektrik

alandan enerji kazanirlar (Khan, 2003: 43).

Hizlandirilan elektronlar1 ince bir demet halinde toplamak ve hedef {izerine géndermek
icin, tiip boyunca manyetik odaklayici alanlar elde edilmektedir. Elektronlar, hizlandirici
tiplin sonuna geldiklerinde, maksimum enerjilerini kazanmig olurlar. Yiksek enerjili
medikal lineer hizlandiricilarda yatay olarak yerlestirilmis uzun hizlandirict tiip
bulunmaktadir. Daha yiiksek enerjili 1sinlar elde etmek ve daha kiigiik boyutlara sahip
cihazlar iiretmek amaci ile hizlandirilmig elektronlar 90° ve 270° saptirict magnetler ile

saptirilarak hedef iizerine ya da hizlandiric1 tiipiin disina dogrudan gonderilmektedirler
(Khan, 2003: 43).

Hizlandirilmis yiiksek enerjili elektronlar dogrudan yiizeysel tiimorlerin tedavisinde
kullanilabilecegi gibi, bu elektronlar yiiksek atom numarali metal disk seklindeki bir
hedefe carptirilarak yiliksek enerjili X-isinlar1 da elde edilebilmektedir. Elektron
tedavilerinde elektron demeti bir sagici tabakaya c¢arptirilarak homojen elektron dagilimi
saglanacak sekilde genisletilmektedir. Hizlandirilmis elektronlar hedefte durduruldugunda
ise frenleme (bremsstrahlung) X-isinlart olusmaktadir. Frenleme 1simasi olayinda, gelen
elektron yavaglayarak enerjisini kaybeder ve bu enerji X-isminin spektrumuna

dontismektedir (Khan, 2003: 45).
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Sekil 2.9. Modern bir lineer hizlandirici semasi

Bir lineer hizlandiricida, lineer hizlandiric1 bilesenlerinin sicakligini ayarlamak igin
sogutma sistemi, hizlandiric1 dalga kilavuzunda vakum olusturmak igin iyon odasi
pompasi, pnomatik (havali, hava basingli) siiriiciiler i¢in basing sistemi ve iletici dalga
kilavuzunun dielektrik dayanikliligmi artirmak i¢in gaz sistemi de Onemli diger

sistemlerdir (Khan, 2003: 46).
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Sekil 2.10. Medikal lineer hizlandiricinin genel tasarimi
2.5.1. Lineer hizlandiricinin 1isinlama bashgi

Lineer hizlandiric1 tedavi cihazinin 1sinlama bagligir kismi kursun, tungsten veya kursun-
tungsten karistmindan yapilmis kalin bir koruyucu tabaka igermektedir. Genel olarak bir
lineer hizlandirici tedavi cihazi 1gmlama bashigi yapisinin iginde hedef, birincil
kolimatorler, diizlestirici filtre, sacici filtre, monitdr iyon odalari, ikincil kolimatorler ve
kolimatdriin altinda kama filtre ve koruyucu blok tepsisi takilmasi i¢in Ozel yerler
bulunmaktadir. Tedavi kafasinin, radyasyon sizintisina karsi radyasyondan korunma
kurallarina uygun sekilde yeterli kalinlikta zirhlanmasi yapilmaktadir (Kahraman, 2010;
Khan, 2003: 46).

X-1isinlart  hedeften sonra ilk olarak sabit birincil kolimatorler tarafindan kolime
edilmektedir ve kolime edilen X-isini, diizlestirici filtreye gelmektedir. Elektron
durumunda ise bu filtre kalkmakta ve sagici filtre ile yer degistirmektedir. Sonra X-151m1
veya elektron demeti monitér iyon odasmi ve hareketli kolimatorleri gegerek hastaya

ulagmaktadir (Khan, 2003: 46).
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Sekil 2.11. Medikal lineer hizlandiric1 1s1nlama basligi: (a) Hedefin oldugu zamanki durum
(X-15111) (b) Hedefin olmadigi zamanki durum (Elektron)

2.5.2 Hedef

Tungsten gibi yiiksek atom numarali maddelerden yapilmis olup, metal bir disk
seklindedir. Hizlandirilmis elektron demetlerinin garptirilmasiyla yiliksek enerjili foton

demetleri elde etmede kullanilir (Kahraman, 2010).
2.5.3. Diizlestirici filtre

Hedefte iiretilen X-151n1 demeti, tedavi i¢in uygun hale getirilmek amaci ile ayarlanmalidir.
Bu X-1s1m1 demetinin daha uygun hale getirilmesi icin; hedef hacmi kaplayan doku
tarafindan kolaylikla sogurulan diisiik enerjili fotonlarin uzaklastirilmasi ve degismeyen
ayn1 doz profillerini liretmek amaci ile yogunluk dagiliminin degistirilmesi gerekmektedir.
Bu islemler filtre kullanimi ile gerceklestirilmektedir. Alan kenarinda, fantomdan sagilan
radyasyonda azalmayi dengelemek amaci ile bdyle bir profil, demet merkezi ekseninde
maksath olarak diisiiniilmiistiir. Bu nedenle, kalin boliimii merkezi eksene gelecek sekilde
bir koni bi¢imindedir. Bu filtreler genellikle kursundan yapilmakta olup tungsten,

uranyum, ¢elik, aliminyum veya alagimlar1 da kullanilmaktadir (Khan, 2003: 46).
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Sekil 2.12. Lineer hizlandiricida; a) Diizlestirici filtre kullanilmadigi  durum
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2.5.4. Kolimator sistemi

Kolimatorler tungsten ve kursun gibi yiliksek atom numarali ve yiiksek yogunluklu
maddelerden yapilmis bloklardir. Lineer hizlandiric1 1ginlama bagligr yapisinda hareketsiz
birincil kolimatdrler ve hareketli ikincil kolimatorler bulunmaktadir. Birincil sabit
kolimatorler, X-isinlarinin lineer hizlandiricinin disina ¢ikmasina izin verir ve kafa
sizintis1 engellemeye yardimer olur. Ikincil kolimatorler farkli dikdortgensel alanlar

olusturabilmek i¢in kullanilir (Kahraman, 2010).

Tedavi amacghi lineer hizlandiricilarda c¢ok yaprakli  kolimatorler (CYK) de
kullanilabilmektedir. Bir CYK sistemi, her biri tek basina hareket edebilen yaprak
ciftlerinden olusmaktadir. Bu sayede diizensiz ve asimetrik alan sekilleri
olusturulabilmektedir. CYK’{lin baslica avantajlari; hazirlanmasinin daha kisa ve basit
olmasi, tedavi odasma girmeye gerek kalmadan kullanilmasi ve alan seklinin kolay
degistirilebilir olmasidir. CYK ile hastanin aym1 pozisyonda kalmasini gerektiren tedavi
stiresi kisaltilmaktadir. Bagka bir avantaji da 1sinlama sirasinda da alan seklini
degistirebilmesidir. CYK sistemlerinin dezavantajlar1 ise; yapraklar arasi radyasyon

kagagi, daha genis yar1 goélge ve bazi kompleks alan sekilleri {iretme problemleridir
(Kahraman, 2010).
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2.5.5. Monitor iyon odas1

Foton akis1 diizlem iyon odas1 ile kontrol edilebilmektedir. Iyon odalari, radyasyon dozuna
ek olarak, gesitli 151n parametrelerini (monitér doz hizi ve alan simetrisi gibi) kontrol
etmek amaciyla da kullanilmaktadirlar. Tiim demeti izlemesi i¢in genellikle diiz paralel
diizlem iyon odalar1 kullanilmaktadir fakat bazi lineer hizlandiricilarda silindirik iyon
odalar1 da kullanilabilmektedir. Medikal hizlandiricilarda birbirinden bagimsiz ve kontrol

amacli iki ayr1 iyon odasi sistemi bulunmaktadir (Khan, 2003: 46, 47).

Iyon odasinin 1sinlama kafasindaki pozisyonu &nemli bir faktordiir. Iyonizasyon akimi
kolimatorler tarafindan artirilabilmekte, kolimatdér degisimi ile degisebilmektedir. Bu
durum, degisen alan boyutu ile MU (monitdr unit: lineer hizlandiricilarda zaman birimi)
basia dozda degisiklige neden olabilmektedir. Iyon odasmnin farkli kisimlarima iletilen geri
sagilmalardaki farkliliklar 151n parametreleri kontroliinii etkileyebilmektedir. Bu etkileri en
aza indirmek i¢in, kolimator ile iyon odasi arasina metal plaka konulmali ve iyon odasi

kolimatdr mesafesi maksimum yapilmasi onerilmektedir (Kahraman, 2010).

Elektronik dengede ihtiya¢ duyulan sartlar build-up bolgesinde karsilanmadigindan ve doz
gradiyenti yiiksek oldugundan bu bolgede daha giivenilir doz Sl¢limii alabilmek igin

paralel plakali iyon odasinin kullanilmasi 6nerilmektedir (Apipunyasopon, 2012).
2.6. Radyoterapi

Radyoterapi, kanserli dokularin iyonlastiric1 radyasyon kullanilarak tedavi edilmesidir. Bu
radyasyon, radyoaktif kaynaklardan ya da lineer hizlandirici gibi 6zel cihazlardan elde
edilir ve yiiksek dozda uygulanabilirse kanser hastalarinin tedavisinde kullanilabilir

(Giirsoy, 2013; Kilig, 2011).

Radyoterapiye baslamadan 6nce radyasyon tedavi ekibi tedavi planlamasi yapar. Planlama
icin simiilasyon islemi yapilir. Simiilasyonda hedef bolge sinirlari isaretlenir. Radyasyonun
viicuda girdigi alan ve bazi referans noktalari1 boya ile isaretlenir. Deri iizerine konulan bu
isaretler ile hastanin tedavi masasindaki dogru pozisyonu belirlenir. Bu sirada cihazdan ve
duvara yerlestirilmis isaretleyicilerden gelen kirmizi lazer 1sinlar1 pozisyon sabitligi icin
gerekli olup, viicuda herhangi bir zarar vermez. Daha sonra bilgisayarli tomografi
cekilerek, hedef alanin smirlar1 ve radyasyonun dozu ve nereden verilecegi tam olarak
belirlenir. Bu ileri teknolojiler sayesinde radyasyon tedavi ekibi, viicuda en az zarar

verecek sekilde en dogru radyasyon tedavisinin nasil verilecegini ayarlar. Boylelikle
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saglikli ¢evre organ ve dokular lizerine olan yan etkiler azaltilmaya ¢aligilir (Giirsoy, 2013;

Kilig, 2011).

Radyoterapi sirasinda hasta veya 1sinlanan bolgenin hi¢ hareket etmemesi gerekir. Boylece
radyasyon tedavisi her zaman ayn1 bolgeye etkin bir sekilde verilebilmektedir. Bu amagla,

151n tedavi alanini sabitlemek i¢in 6zel baz1 hareket kisitlayici kaliplar kullanilabilir.

Radyoterapi, amaglanan hedefe gore iyilestirici (kiiratif) ve sikayetlere yonelik (palyatif)
olmak tizere iki gruba ayrilabilir. Kiiratif radyoterapi, hastalik hakkindaki mevcut bilgiler
1s181inda, hastaligin tamamen yok edilmesinin miimkiin oldugu durumlarda uygulanir. Tek
basina ya da ameliyat ve/veya kemoterapi ile birlikte verilebilir. Palyatif radyoterapide ise
sadece hastaligim belirtilerini hafifletmek ve yasam kalitesini artirmak amaglanir. Ornegin;
agrili bir kemik bolgesine uygulanan radyoterapi ile agr1 azaltilir ya da kanamali tiimorlere
uygulanan radyoterapi ile kanama kontrol altina alinir. Bu tip radyoterapide verilen doz,

tyilestirici radyoterapiye oranla daha az, tedavi siiresi de daha kisadir (Kilig, 2011).

Tedavi planlama sistemi: Tedavi planlama sistemi 6zel bir monitor, film tarayici, 151kl bir
dijitayzir, yazicit ve cizici gibi donanimlardan olusan, iki ya da {i¢ boyutta planlama
yapabilen ve belirli bir program altinda calisabilen bir sistemdir. Bu planlamayla kanserli
hiicrelere maksimum doz verilirken, ¢evre dokularda yiiksek korunma saglanmaktadir.
Bilgisayar ortaminda farkli enerjilerde, farkli kaynak cilt mesafelerinde (SSD) ve istenilen
alan boyutlarinda foton ya da elektron demetleri olusturulur. Bu demetleri farkli tedavi
teknikleri kullanarak hastaya yoneltmek ve isinlanan bdolgedeki doz dagilimlarini

belirlemek miimkiindiir (Yaprak, 2006).

Planlama sistemi icerdigi 0zel algoritmalar yardimiyla, sisteme dnceden girilen 1sinlama
cithazina ait demet enerjisi, doz verimi, derin doz yiizdesi (% DD), doku-hava oran1 (TAR),
sagilan hava orani (SAR), doku-maksimum orani (TMR), kolimator sagilma faktori (Sc)
ve fantom sagilma faktorii (Sp) gibi dozimetrik parametrelerden gerekli olanlari, tedavi
teknigine (eksternal, brakiterapi vb.), 1sinlamaya (enerji, alan boyutu, SSD vb.) ve
kullanilan aksesuarlara (tedavi masasi, kama filtre, blok tepsisi, koruma blogu, bolus vb.)
ait parametreleri iliskilendirerek doz hesab1 yapmaktadir. Bu hesaplamalar sonunda
radyasyonun hedef igindeki dagilimi, komsu doku ve organlar ile tiimoriin alacagi doz
belirlenebilir. Daha sonra istenilen o6zelliklere sahip foton ya da elektron demetleri
olusturularak, hedef bolge iizerine gonderilmektedir. Yazilim, girilen tiim bilgilere gore

dozimetrik hesaplamalar1 yaparak dokulara diisen doz degerlerini belirler. Onerilen dozun
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olusmas1 igin gerekli 1sinlama senaryolart olusturularak timorlii bolgeye maksimum
dozun, saglikli organlara ise minimum dozun verilmesi saglanir (Giirsoy, 2013; Yaprak,

2006).
2.7. Doz Dagilim ve Sacilma Analizi

Radyasyonla tedavi olan hastalarda doz dagilimini1 dogrudan 6l¢mek nadiren miimkiin olur.
Doz dagilimi verileri, neredeyse tiimiiyle doku esdegeri malzemeler olan fantomlardaki
Olctimlerden elde edilmistir ve genellikle verilen 1s1nin tam sagilma durumlarini saglamak
iizere hacim icinde yeterince biyiiktiir. Bu temel veriler gercek bir hastadaki doz
dagilimmi tahmin etmek icin tasarlanmis bir doz hesaplama sisteminde kullanilir (Khan,

2003: 159).
2.7.1. Fantomlar

Temel doz dagilim verileri, genellikle kas ve diger yumusak dokularin radyasyon sogurma
ve sacgilma Ozelliklerine yakindan benzediginden bir su fantomunda Olciiliir. Fantom
malzemesi olarak suyun se¢ilmesinin diger bir nedeni, tekrarlanabilir radyasyon 6zellikleri
ile evrensel olarak kullanilabilir olmasidir. Ancak bir su fantomu, sudan etkilenen iyon
odalar1 ve diger detektorlerle birlikte kullanildiginda bazi pratik sorunlar dogurur. Bununla
birlikte birgcok durumda detektor, su fantomu i¢ine daldirilmadan 6nce su esdegeri ince bir

kol ile kaplanir (Khan, 2003: 159).

Suya radyasyon detektorlerini birakmak her zaman miimkiin olmadigindan, su yerine kuru
kat1 fantomlar gelistirilmistir. Ideal olarak verilen doku ya da su es degeri bir malzeme,
ayn1 etkin atom numarasi, gram basma elektron sayis1 ve kiitle yogunluguna sahip
olmalidir. Doku i¢in etkin atom numaras1 7,42, gram basina elektron sayisi 3,36 x 10%,
kiitle yogunlugu 1 g/cm®tiir. Ancak, Compton olayi, klinik alanda megavoltaj foton
1sinlart i¢in en baskin etkilesim oldugundan bu tiir 1sinlar i¢in su esdegeri gerekli kosul,

suyunki gibi ayni elektron yogunlugunun olmasidir (Khan, 2003: 159).

Bir malzemenin elektron yogunlugu, malzemenin kiitle yogunlugu ve atom bilegenlerinden
hesaplanabilir:

Pe = Pm X Ny X (%) (2.17)
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burada
c=Siax (%) (2.18)

Na, Avogadro sayisidir ve aj, atom agirligi Aj ve atom numarasi Z;j olan i. elementin agirlik
kesridir. Cesitli insan dokular1 ve viicut sivilarinin elektron yogunluklar1 Es. 2.17°ye gore

Shrimpton tarafindan hesaplanmistir (Khan, 2003: 159).

Ticari agidan, mevcut fantom malzemeleri iginde lusit ve polistiren (CgHg) dozimetri
fantomu olarak en sik kullanilan malzemedir. Bu malzemelerin kiitle yogunluklari, verilen
bir numuneye bagl olarak degisebilmesine ragmen, yiiksek enerjili foton ve elektron
dozimetrisinde kullanimi i¢in atom bilesimi ve gram basina elektron sayisi yeterince

sabittir (Khan, 2003: 159).

Homojen fantomlara ek olarak, insan bigiminde fantomlar Kklinik dozimetrisinde sik¢a
kullanilir. Alderson Rando Fantomu olarak bilinen, ticari olarak temin edilebilen boyle bir

sistem, kas, kemik, akciger ve hava bosluklar1 gibi ¢esitli viicut dokularina benzeyen

malzemeler icerir (Khan, 2003: 160).

White ve digerleri (1977) doku yerine kullanilabilecek genis bir yontem gelistirmislerdir.
Bu yontem, belirli bir dokuya yakindan benzeyen radyasyon ozelliklerine sahip bir
karisim1 olusturmak i¢in epoksi reginelerine dolgu pargacik eklemeye dayanir. Bu konuda
en Oonemli radyasyon Ozellikleri kiitle azaltma katsayisi, kiitle enerji sogurma katsayisi,

elektron kiitle durdurma ve agisal sagilma gii¢ oranlaridir (Khan, 2003: 160).

Onceki yonteme gore, Constantinou ve digerleri (1982) su yerine, kat1 su denilen, epoksi
reginesi esaslt bir kat1 tasarlamiglardir. Bu malzeme, radyasyon tedavisi enerji aralifinda
foton ve elektron demetleri i¢in dozimetrik kalibrasyon fantomu olarak kullanilabilir

(Khan, 2003: 160).
2.7.2. Derin doz dagilim

Radyasyon demeti bir hastanin (ya da bir fantomun) iizerindeyken, hastadaki sogurulan
radyasyon dozu derinlik ile degisir. Bu degisim, radyasyon enerjisi, derinlik, alan boyutu,
kaynaktan olan uzaklik (SSD) ve 151n kolimasyon sistemi gibi bir¢ok duruma baglidir. Bu
nedenle hastadaki dozun hesaplanmasi, bu durumlar ve derin doz dagilimini etkileyen

diger faktorlerle ilgili olarak 6nemli bir yer tutar (Khan, 2003: 160).
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Isinin merkez ekseni boyunca derin doz degisimini belirlemek, doz hesaplama sisteminde
onemli bir adimdir. Bu amag igin yiizde derin doz, doku-hava oran1 (TAR), doku-fantom
orant ve doku-maksimum orani gibi pek ¢ok nicelik tanimlanmistir. Bu nicelikler
genellikle kii¢iik iyon odalar1 kullanilarak su fantomlarinda aliman Olglimlerden elde
edilmigtir. TLD (termoliiminesans dozimetre), diyotlar ve bazen kullanilan film gibi diger
dozimetri sistemlerine ragmen, daha hassas ve daha kiigiik enerji bagimlilig1 sayesinde

iyon odalar tercih edilir (Khan, 2003: 160, 161).
2.7.3. Yiizde derin doz

Viicutta sogurulan doz derinlige, alan boyutuna, foton enerjisine ve kaynak-yiizey
mesafesine (SSD) baglidir. Sogurulan dozun 6l¢iimii su veya baska doku esdegeri fantom
kullanilarak demet yolu boyunca yapilir. Bu 6l¢iim yiizde-doz olarak tanimlanir ve demet
enerjisine, derinlige, SSD ve alan boyutu gibi parametreler ile tanimlanir (Buzdar ve ark.,
2009). Tek yonli merkezi eksen doz dagilimi, bir derinlikteki dozu, belli bir referans
derinligindeki doza gore normalize ederek belirlenir. Yiizde derin doz (% DD) niceligi,
1sinin merkezi ekseni boyunca herhangi bir d derinligindeki sogurulan dozun (Dd) belirli

bir do referans derinligindeki sogurulan doza orani olarak tanimlanabilir:

% DD = —% x 100 (2.19)

7 Kolimator
Merkezi Eksen

Yiizey

i ’/ Fantom

Sekil 2.13. Yiizde derin doz (Dd/Dgo)
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Ortovoltaj (yaklasik 400 kVp’ye kadar) ve diisiik enerjili X-1sinlar1 i¢in referans derinlik
genellikle yiizeydir (do = 0). Daha yiiksek enerjiler i¢in referans derinlik, sogurulan dozun

en yiiksek oldugu pozisyonda alinir (do = dmak).

Klinik uygulamada, merkezi eksende sogurulan pik doza, maksimum doz, verilen doz ya

da sadece Dmak denir. Boylece,
Dgq
Dimak =~ % 100 (2.20)

yazilir. Merkezi eksen derin doz dagilimini bir dizi parametre etkiler. Bunlar; 151n kalitesi
ya da enerjisi, derinlik, alan boyutu ve sekli, kaynak ylizey mesafesi ve 1sin ayarlamasidir

(Khan, 2003: 161, 162).
2.7.4. Maksimum doz (Build-up) bélgesi

Megavoltaj foton demetlerinde yiizey (z = 0 derinligi) ve z = zmak derinligi arasindaki doz
bolgesi, baglangicta foton etkilesimleri (fotoelektrik olay, Compton olayi, ¢ift olusum) ile
hastada serbest birakilan ve sonra kinetik enerjileri hastada depolanan, nispeten uzun
menzilli, enerjik iki yiiklii parcaciktan (elektron ve pozitron) kaynaklanir ve maksimum

doz bolgesi olarak adlandirilir (Podgorsak, 2005: 171).

Hasta yiizeyinin hemen altindaki bdlgede yiiklii pargacik denge durumu yoktur ve
sogurulan doz carpisma KERMA’sindan (Kinetic Energy Released per unit MAss) ¢ok
daha kiigiiktiir. Ancak, z derinligi arttik¢a yiiklii pargacik dengesi sonunda z = zmak’a ulasir.
Burada z, iki yiiklii par¢acigin menziline yaklagik olarak esittir ve doz, ¢arpigma kinetik
enerjisi ile karsilastirilabilir olur. zmak Otesinde hem doz hem de ¢arpisma kermasi

hastadaki foton zayiflamasindan dolay: azalir (Podgorsak, 2005: 171, 172).
2.7.5. Doz profili

Herhangi bir alan boyutu i¢in doz dagilimlar1 tahmin edilebilir. Doz profil egrileri ve
izodoz egrileri demet sekline baghdir. Herhangi bir doz profili 1sinlanan hacim i¢indeki
dozun bir ¢izgi boyunca uzaysal durumunu veya konumunu yansitir. Doz profilleri
ozellikle alan topografisi ve penumbranin tanimlanmasina ¢ok uygundur. Doz profillerinde
dozlar, merkez 151n ekseni iizerinde normalize edilerek gosterilirler. Doz profili, Off-Axis

Oran1 (OAR) olarak adlandirilir.
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2.8. Biyomalzemeler

Biyomalzemeler, insan ve hayvan viicudundaki canli dokularin islevlerini yerine getirmek
veya desteklemek amaciyla kullanilan dogal ya da sentetik malzemeler olup, siirekli olarak

veya belli araliklarla viicut akiskanlariyla (6rnegin kan) temas ederler (Gilimiisderelioglu,
2002).

Bilimsel anlamda yeni bir alan olmasina karsin, uygulama agisindan biyomalzeme
kullanim1 tarihin ¢ok eski zamanlarina kadar uzanmaktadir. Misir mumyalarinda bulunan
yapay goz, burun ve disler bunun en giizel kanitlaridir. Altinin dis hekimliginde kullanimi
2000 y1l oncesine kadar uzanmakta, bronz ve bakir kemik implantlarinin kullanimi
milattan 0nceye kadar gitmektedir. Bakir iyonunun viicudu zehirleyici etkisine karsin 19.
yiizy1l ortalarina kadar daha uygun malzeme bulunamadigindan bu implantlarin kullanimi
devam etmis, 19. yiizyil ortasindan itibaren yabanci malzemelerin viicut igerisinde
kullanimma yénelik ciddi ilerlemeler kaydedilmistir. Ornegin; 1880°de fildisi protezler
viicuda yerlestirilmistir. Ik metal protez, 1938’de vitalyum alasimindan iiretilmistir.
1960’lara kadar kullanilan bu protezler, metal korozyona ugradiginda ciddi tehlikeler
yaratmistir. 1972°de aliimina (Al.O3) ve zirkonya (ZrO.) isimli iki seramik yapi herhangi
bir biyolojik olumsuzluk yaratmaksizin kullanilmaya baslanmis, ancak inert yapidaki bu
seramikler dokuya baglanamadiklarindan ¢ok ¢abuk zayiflamiglardir. Ayni yillarda Hench
tarafindan gelistirilen biyoaktif seramikler ile bu problem ¢oziilmiistiir (Glimiisderelioglu,
2002).

Ik basarili sentetik implantlar, iskeletteki kiriklarin tedavisinde kullanilan kemik
plakalaridir. Bunu 1950’lerde kan damarlarimin degisimi ve yapay kalp vanalarinin
gelistirilmesi, 1960’larda da kalga protezleri izlemistir. Kalp ile ilgili cihazlarda esnek
yapili sentetik bir polimer olan poliiiretan kullanilirken, kalga protezlerinde paslanmaz
celik one gegmistir. 1970’lerde ilk sentetik, bozunur yapidaki ameliyat ipligi iiretilmistir.
Kisacasi, son 30 yilda 40’1 agskin metal, seramik ve polimer, viicudun bir¢cok pargasinin

onarimi ve yenilenmesi i¢in kullanilmistir (Giimiisderelioglu, 2002).
2.8.1. Metalik biyomalzemeler

Metalik biyomalzemeler kas-iskelet sistemimizin mekanik kosullarina en iyi uyum
gosteren malzemelerin basinda gelirler. Bu biyomalzemeler belirli sinirlarda, agir, uzun

stireli, degisken ve ani yliklemelere kars1 O6zelliklerini kaybetmeden dayanabilmeleri
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nedeniyle tercih edilmektedirler. Metalik biyomalzemeler saf metal veya alagim

elemanlarina gore siiflandirilirlar (Giir ve Taskin, 2004).
Bunlar;

e Paslanmaz c¢elikler
e Co0-Cr alagimlari
e Ti alagimlari

Paslanmaz celikler

Celik, yogunlugu 7,9 g/cm®, elektron yogunluk orani (p(biyomalzeme)/p(H20)) 6,63 ve
atom numarast 26,7 olan bir malzemedir. Paslanmaz ¢elik kullanilarak imal edilmis ilk
metalik biyomalzeme Cr-Ni paslanmaz ¢elik implantidir. Bu tip biyomalzemeler, saglam
olmasindan dolay1 vanadyumdan yapilmistir. Daha sonralar1 18/8 sMo paslanmaz ¢eliginin
% Mo orani bir miktar daha arttirilinca tuzlu su sollisyonuna kars1 korozyon dayanimi
biraz daha artmistir. Bu alasim ASTM (American Society For Testing And Materials) 316
paslanmaz ¢eligi olarak bilinir. 1950°de 316 paslanmaz ¢eligi igerisindeki karbon (C) orani
%0,08’den maksimum %0,03 olacak sekilde indirilmis ve alasimin korozyon dayaniminin
tuzlu su sollisyonuna kars1 daha iyi oldugu tespit edilmistir. C oran1 %0,03’e diisiiriilmiis
olan 18/8 Cr-Ni paslanmaz geligine ASTM 316 L ¢eligi adi verilir. Paslanmaz ¢eliklerde
korozyon dayanimini saglamak i¢in Cr’un etkin konsantrasyonunun en az %11 olmasi
gerekmektedir. Krom aktif olmayan bir elementtir. Fakat krom ve krom alasimlari,
korozyon direncini miikemmellestirmek icin %30 nitrik asitle pasiflestirilebilir (Catls,

2012; Jonn ve Young, 2000).

ASTM 316 ve 316 L, implant iiretimi i¢in en yaygin kullanilan Ostenitik paslanmaz
celiklerdir. Bu malzemelere sicak sertlestirme islemleri uygulanamaz fakat soguk
sertlestirme uygulanabilir. Bu grup paslanmaz celikler nonmanyetiktirler ve diger
paslanmaz ¢eliklere gore in-vivo ortamda daha yiliksek korozyon dayanimina sahiptirler.
Alagima Mo katilarak alagimin tuzlu su ortamindaki ¢ukur korozyonuna karsi olan direnci
artirilir. Bahsedilen bu 6zelliklerinden dolayr ASTM, biyomalzeme olarak kullanmak
amaciyla, 316 L tipi paslanmaz ¢eligi, 316 paslanmaz celiginden daha fazla tavsiye
etmektedir. 316 L ile 316 paslanmaz geligi arasindaki tek fark, 316 L’de C oraninin az
olusudur. ASTM standartlarinda, “L” karbon igeriginin diisiik oldugunu ifade etmek icin
eklenmistir (Catli, 2012; Jonn ve Young, 2000).
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Co-Cr alasimlan

Biyomalzeme olarak, CoCrMo ve CoNiCrMo olmak iizere iki tip kobalt-krom alagimi
kullanilir. CoCrMo alasimlart dis tedavisi ve son zamanlarda yapay eklemlerin tiretiminde
kullanilmaktadir. CoNiCrMo alasimi ise daha yeni bir malzemedir ve agir yiik altindaki

eklemlerde (diz ve kalga gibi) ve protezlerde kullanilmaktadir (Glimiisderelioglu, 2002).

ASTM, CoCr alagimlarmi cerrahideki uygulamalarina goére 4 ¢esit gruba ayirmistir.
Bunlar; CoCrMo (F75), CoCrWNi (F90), CoNiCrMo (F562) ve CoNiCrMoWFe (F563)

alasimlaridir.

CoCr alagimlarinda temel alasim elementleri olan Co ve Cr alagimin ¢ozeltilere karsi olan
korozyon dayaniminin %65'1 Co tarafindan saglanmaktadir. Mo ilavesiyle, malzemenin
yapisindaki tanelerde kii¢iilme oldugu ve bunun sonucunda malzemenin mekanik
ozelliklerinin iyilestigi gézlenmistir. Cr miktarinin artirilmasi ile alasimin kati ¢ozeltilere

kars1 olan korozyon dayanimi daha da artar (Glimiisderelioglu, 2002).

CoNiCrMo (F562) celik standartlarina gore yaklasik olarak %35 Co ve %35 Ni igerir. Bu
alasimin, Cl iyonlar1 bulunduran deniz suyuna karsi olan korozyon dayanimi oldukca
yiiksektir. CoNiCrMo alasimi ile CoCrMo alasimlar1 abrasiv asinma testine tabi tutulmus
ve ortalama 0,14 mm/y1l’lik bir aginma tespit edilmistir. Bu nedenle eklem yerlerindeki
karsilikli ¢alisgan mafsallarda ayni malzemeden yapilmis biyometallerin kullanilmasi

tavsiye edilmistir (Catli, 2012).

Ti alasimlari

Saf Ti ve Ti-6Al-4V

Titanyumun biyomalzeme {retiminde kullanimi 1930°lu yillarin sonlarmma dogru
goriilmeye baslanmistir. Yogunlugu 4,54 g/cm?, elektron yogunluk orami (suya gére) 3,76
ve atom numarast 20’dir. Titanyumun, biyomalzeme uygulamalar1 i¢in mekanik ve
kimyasal ozelliklerinin yani sira, hafif olusu da 6nemli 6zelliklerinden biridir. Ayrica
titanyum, yiliksek sicakliklarda c¢ok reaktif ve oksijen varliginda patlamaya hazir bir
elementtir. Bundan dolay1, yiiksek sicaklik uygulamalarinda inert bir atmosfere gerek
duyulur ya da vakumda eritilir. Oksijenin bulundugu ortamda, oksijen metal igerisine geger
ve metali kirilganlastirir (Glimiisderelioglu, 2002). Cizelge 2.2°de Ti ve alasimlarinin diger

metalik biyomalzemelere gore daha hafif oldugu ve diger 6zellikleri goriilmektedir.
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Cizelge 2.2. Bazi metalik implantlarin yogunluklari

Alasimlar Yogunluk (g/cm®)
Ti ve Alasimlar 45
316 Paslanmaz Celik 79
Co-Cr-Mo 8,3
Co-Ni-Cr-Mo 9,2
Ni-Ti 6,7

Titanyumun, nontoksik yapisi, antimanyetik 6zelligi, hafif olmasi, mekanik 6zelliklerinin
iyi olusu, kimyasallardan ve asitlerden etkilenmemesi, rahatlikla kiiciik boyutlu
numunelerin iretilebilmesi, yiiksek doku-dostu 6zelligine sahip olmasi1 sonucunda dokuda
alerjik reaksiyon olusturmamasi, tuzlu sudan etkilenmemesi, renk degistirmemesi,
korozyona karsi direncli olmasi, elastiklik katsayisinin kemiginkine ¢ok yakin olmasi
ortopedik uygulamalarda biyomalzeme olarak kullanilmasini saglamaktadir. Titanyum
isleme teknolojisi yiiksek ve pahali olsa da, bu istiin 6zelliklerinden dolayr; havacilik,
uzay, ucak, tip (kal¢a ve diz implantlari, kalp valfi, dis dolgu maddesi vs.), el aletleri ve
hatta golf sopasina kadar pek ¢ok kullanim alanina sahiptir (Catli, 2012; Giir ve Taskin,
2004).

Ti-Ni Alasimlar

Bu alagimlar, 1sitildiklarinda ilk sekillerine donebilme yetenegine sahiptirler. Bu 6zellik
‘sekil hafiza etkisi’ olarak adlandirilir. Sekil hafiza etkisinin gerekli oldugu bazi
biyomalzeme uygulamalari; dis kopriileri, kafatas1 igerisindeki damar baglantilari, yapay

kalp i¢in kaslar ve ortopedik protezler olarak siralanabilir (Glimiisderelioglu, 2002).

Ti-Ni alagimlari, igerilerinde olusturulan gozenekli yapi ile insan viicudu arasindaki giiglii
biyouyumdan dolayr biyomedikal uygulamalarda 6nemli bir uygulama alanina sahip
olmustur. Ti-Ni alasimi1 insan viicudunda yapay olarak, sert dokularin cerrahi

astlamalarinda kullanilir (Niinomi, 2002).
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2.8.2. Silikon

Silisyum, ametal karakterli kimyasal bir elementtir ve yer kabugunun % 27,6’s1 gibi biiyiik
bir kismint meydana getirir. Yeryliziinde oksijenden sonra ikinci en ¢ok bulunan
elementtir. Dogada serbest olarak bulunmaz fakat hemen hemen biitiin kayaglarda, kum,
kil ve topraklarda ya silis (SiO2) halinde ya da oksijen ve aliiminyum, magnezyum,
kalsiyum, demir, sodyum, potasyum gibi bagka elementlerle olusturdugu silikatlar halinde
bulunur. Silisyumun fiziksel ve kimyasal 6zelligi karbona, yapisi da elmasa benzer, bu

yiizden ¢ok ¢esitli bilesikler verebilir. Bu bilesiklere silikon adi1 verilir (Hoca, 2007).

Silikon tipta uzun yillardir giderek artan bir sekilde uygulama alan1 bulmustur. Cerrahinin
pek cok dalinda silikon degisik formlarda kullanilmaktadir; rekonsriiktif ve estetik cerrahi
kadar kalp pilleri, penil implantasyonlar, intraokiiler lensler bunlar arasinda sayilabilir

(Hoca, 2007).

Silikon protez endiistrisinde ihtiyaca gore bir¢ok protez iiretilmistir. Bunlar doktor ve
hastanin talebine gore viicudun gesitli bolgelerinde farkli amagclar igin kullanilirlar. Silikon,
meme ve yiiz implantasyonunda; deri ve dokudaki kusur ve noksanliklarin giderilmesinde;
gogiis duvart anormalliklerini gidermede; keloid, hipertrofik yaralarin ve ilgili eritemlerin
giderilmesinde; elin fleksor ve ekstensér tendonlarmin yeniden yapilandirilmasinda;
plastik ve rekonstriiktif cerrahi uygulamalarinda kemik uzantilarinin ve kikirdak dokunun
yerine, kozmetik biiylitme, travmalar1 takip eden yeniden yapilandirilma durumlarinda,
konjenital bozukluklarin diizeltilmesinde ve gelistirilmesinde; kismi veya tam kulak

yapiminda; baldir ve testis implantlarinda kullanilir (Hoca, 2007).
2.8.3. Polietilen ve PMMA (Poli metil metakrilat)

Polietilen, cok cesitli {irlinlerde kullanilan bir termoplastiktir. Etilen polimerlestirilerek
hazirlanilan polimer ailesine polietilen denmektedir. Biyopolimerler, monomerlerin
birbirine eklenmesiyle olusan uzun zincirli biiyiik molekiil agirlikli bilesiklerdir ve
biyomalzeme olarak genis bir kullanim alanma sahiptirler. Dogal polimerlerin yaninda,
bugiin i¢in sentetikleri de mevcuttur. Biyopolimerlere 6rnek olarak verilen polietilen (PE),
poliiiretan (PU), politetrasoroetilen (PTFE), poliasetal (PA), polimetilmetakrilat (PMMA),
polietilenteraftalat (PET), silikon kauguk (SR), polisiilfon (PS), poliaktik asit (PLA) ve
poliglikolik asit (PGA) gibi ¢ok sayida polimer, tibbi uygulamalarda kullanilmaktadir.
Polimerler, cok degisik bilesimlerde sekillerde (lif, film, jel, boncuk, nanopartikiil)
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hazirlanabilmektedir. Sivilar1 yapisina alarak sisebilir ya da istenmeyen zehirli iirlinler
(monomerler, antioksidanlar gibi) salgilayabilirler. Ayrica, sterilizasyon iglemleri polimer

ozelliklerini etkileyebilir (Catli, 2012).

PMMA 151k gegirgenliginin iyi olmasi, sertligi ve kararliliginin yerinde olmasi nedeniyle,
g6z ici lenslerde ve sert kontakt lenslerde kullanimi yaygindir. Polietilen ise tip
formundaki uygulamalarda ve kateterlerde; yiiksek yogunluklu polietilenler ise yapay
kalca protezlerinde kullanilir. Politetrafloroetilen ise 1sisal ve kimyasal agidan kararli
olmasi ve kaygan olmasi nedeniyle damar protezlerinde kullanilir. Polivinilkloriir (PVC),
kan nakli ve diyalizde; polidimetilsiloksan, drenaj borularinda, kateterlerde, baz1 damar
protezlerinde ve yiiksek oksijen gecirgenligi sayesinde solunum cihazlarinda

kullanilmaktadir (Hurdaci, 2015).
2.8.4. Biyoseramikler

Milyonlarca yil Oncesinde atesin bulunmastyla, kilin seramik c¢anak c¢omlege
doniistiiriilmesi, insan topluluklarinin gogebe avciliktan tarimsal yerlesik hayata gecisinde
biiyiik rol oynamistir. Seramiklerin insan yasamini etkiledigi bir diger énemli olay ise,
viicudun zarar goren veya islevini yitiren uzuvlarinin tamiri, yeniden yapilandirilmasi ya
da yerini almasi i¢in Ozel tasarimli seramiklerin gelistirilmesi ve kullanilmasidir. Bu

amacla kullanilan seramikler, biyoseramikler olarak adlandirilir (Glimiisderelioglu, 2002).

Biyoseramik malzemeler, biyouyumluluklarinin  {istiin  olmasi, zehirleyici etki
gostermemesi, alerjik ve kanserojen olmamalari, kararli kimyasal yapilart nedeniyle
paslanma risklerinin olmamasi, asinmaya kars1 dayanikli ve oldukg¢a da hafif olmalarindan
dolayr tipta yaygin olarak kullanilir. Biyoseramikler, polikristalin yapili olup
mikroorganizmalara, sicakliga, c¢oziicilere ve pH degisimlerine karst direng
gostermektedir. Biyouyumlu seramik malzemelere 6rnek olarak; aliimina, hidroksiapatit

(HA) ve biyoaktif cam verilebilir (Giimiisderelioglu, 2002).

Aliimina; yiiksek yogunluk, yiiksek dayanim, iyi bir korozyon dayanimi ve iyi bir
biyouyumluluk 6zelliginden dolay:1 kalga protezlerinde, dis implantlarinda ve ortopedik
uygulamalarda genis bir kullanima sahiptir. Aliimina ve hidroksiapatit, kemik dokusunun
inorganik yapisinda olup, kalsiyum fosfat esasl bir seramiktir. Yapay kemik olarak c¢esitli
protezlerin yapiminda, ¢atlak ve kirik kemiklerin onariminda ve metalik biyomalzemelerin

kaplanmasinda kullanilmaktadir. Bu uygulamalarda kullanilan aliiminanin ¢ogu, iyi tane
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yapisina sahip, polikristalin alfa-Al2Oz’lin 1600-1700 °C’de preslenmesi ve sinterlenmesi
sonucu elde edilir. Aliimina, 20 yili askin siiredir ortopedik uygulamalarda
kullanilmaktadir (Giimiisderelioglu, 2002)

2.8.5. Biyouyum

Biyouyumluluk, uygulama sirasinda malzemenin viicut sistemine uygun cevap verebilme
yetenegidir ve bir biyomalzemenin en Onemli 6zelligidir. Biyouyumlu, yani ‘viicutla
uyusabilir’ bir biyomalzeme, kendisini ¢evreleyen dokularin normal degisimlerine engel
olmayan ve dokuda istenmeyen tepkiler (iltihaplanma, pihtt olusumu vb.) meydana

getirmeyen malzemedir (Giimiisderelioglu, 2002).

Biyouyumluluk viicudun biyomalzemeyi kabul edebilirligidir. Bu yiizden hem
biyomalzeme, hem biyomalzemenin takildigi viicut ortami incelenmelidir. Seramikler,
metaller, polimerler ve kompozit malzemeler biyomalzeme olarak kullanilabilmektedir.
Biyomalzemelerin istenilen mekanik oOzelliklerinin yan1 sira, bu malzemelerin
biyouyumlulugu viicut uzuvlar1 ve organlarinin tedavisinde ve degistirilmesinde oldukga
onemlidir. Yeni biyomalzemeler piyasaya ¢ikmadan Once, viicut icerisinde istenilmeyen
bir etkiye neden olmamalari amaciyla detayli biyolojik testlere tabi tutulmaktadir. ilk
olarak viicut disinda daha sonra da viicut igerisindeki testler yapilmali, bunu takiben klinik
denemelerle malzemenin biyolojik giivenilirligi ve performansi tespit edilmelidir

(Mantovani, 2000).

Biyomalzemeler, insan viicudunun ¢ok degisken kosullara sahip ortamlarinda kullanilirlar.
Ornegin viicut stvilarinin pH degeri farkli dokulara gore 1 ile 9 arasinda degisir. Giinliik
aktivitelerimiz sirasinda kemiklerimiz yaklagik 4 MPa, tendonlar ise 40-80 MPa degerinde
gerilime maruz kalir. Bir kalga eklemindeki ortalama yiik, viicut agirliginin 3 katina kadar
cikabilir, sicrama gibi faaliyetler sirasinda ise bu deger viicut agirligimin 10 kati kadar
olabilir. Viicudumuzdaki bu gerilimler ayakta durma, oturma ve kogsma gibi faaliyetler
sirasinda siirekli tekrarlanir. Biyomalzemelerin tiim bu zor kosullara dayanikli olmasi
gerekir. Gegmiste gerek tahta, kauguk gibi dogal malzemelerin, gerekse altin, cam gibi
yapay malzemelerin biyomalzeme olarak kullaniomi deneme yanilma yoluyla
yapilmaktaydi. Viicudun bu malzemelere verdigi cevaplar son derece farkliydi. Belirli
kosullar altinda, bazi malzemeler viicut tarafindan kabul goriirken, ayn1 malzemeler,
kosullar degistiginde viicut tarafindan reddedilebilmekteydi. Son 30 il iginde

biyomalzeme/doku etkilesimlerinin anlagilmasi1 konusunda 6nemli bilgiler elde edilmistir
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(Glimiisderelioglu, 2002). Cizelge 2.3’de insan viicudunun farkli bolgelerinde implant

olarak hangi malzemelerin kullanildig1 goriilmektedir.

Cizelge 2.3. Insan viicudunda implant olarak kullanilan dogal ve sentetik malzemeler

UYGULAMA ALANI

MALZEME TURU

Iskelet Sistemi

Eklemler

Kirik kemik uglarini tespitte kullanilan ince
metal levhalar

Kemik dolgu maddesi
Kemikte olusan sekil
tedavisi

Yapay tendon ve baglar
Dis implantlar1

bozukluklarinin

Titanyum, Ti-Al-V alagimlari
Paslanmaz ¢elik, Co-Cr alagimlari

Poli metil metakrilat (PMMA)
Hidroksiapatit

Teflon, polietilen teraftalat
Titanyum, aliimina, kalsiyum fosfat

Kalp-damar Sistemi

Kan damar1 protezleri

Polietilen teraftalat, teflon, poliiiretan

GOz ici lensler
Kontak lensler
Kornea bandaji

Kalp kapakeiklart Paslanmaz ¢elik, karbon
Kataterler Silikon kauguk, teflon, poliliretan
Organlar

Yapay kalp Poliiiretan

Duyu Organlari

I¢ kulak kanali Platin elektrotlar

PMMA, silikon kauguk, hidrojeller
Silikon-akrilat, hidrojeller
Kolajen, hidrojeller

2.9. istatistik

Istatistik, olaylar hakkinda bilgilerin ve sayisal verilerin toplanmasi, islenmesi,
tanitilmasiyla bu bilgilere dayanan yorumlamalar ve analizler yapilmasini saglayan

yontemler bilimidir (Gavcar, 2005: 1).

Olasilik teorisi, rastgele olaylara egemen olan kanunlari matematiksel yontemlerle
inceleyen bir bilimdir. Bir deney aymi kosullar altinda birgok kez tekrar edildiginde
sonuglar belli bir kurala bagli olmaksizin degisiyorsa bu 6rnegin belirli bir sonucuna
bagiml olarak gerceklesen veya gerceklesmeyen bir olaya rastgele olay denir (Erbas,

2008: 54).
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Pozitif bilimlerde ve uygulamali bilimlerde bir doga olayina etki eden ikinci faktorler yani
rastgele olarak degisen elemanlar genellikle ihmal edilir. Yalnizca birinci faktor dikkate
almir. Clinki bunlar deney boyunca kontrol edilebilen degiskenlerdir. Birinci faktor
problemin parametrelerini  olusturur. Parametreler, duruma gore degerler alan
degiskenlerdir. Fakat rastgele olarak degismezler. Ornegin yatayla 0 acis1 yapan bir egik
atista merminin ilk hizi Vo ise merminin diistiigi yerin uzakligi d = f(0, Vo) hep ayni kalsa
da atis tekrar edildiginde mermi ayn1 noktaya diismeyebilir. Bunun nedeni, olaya etki eden
rastgele faktorlerdir. Merminin diistiigli noktalarin bir merkez etrafinda yayilmasi, baska

bir deyisle merkeze uzakliklarin degisimi rastgeledir (Erbas, 2008: 55).

Rastgele olaylara etki eden nedenlerin ¢coklugu ve karmasikligi, bunlarin incelenmesi i¢in
0zel yontemleri gerekli kilmigtir. Bu yontemler olasilik teorisi i¢inde gelistirilmiglerdir.
Pratikte deneyler gostermistir ki, bir rastgele olayin gerceklesmesi ya da gergeklesmemesi

pek cok sayida gézlemlendiginde, az ¢ok bir kararlilik gosterir (Erbas, 2008: 55, 56).

Tiim laboratuvar Ol¢iimleri belirsizlik ve hata kaynaklari igerirler. Bunlardan bazilari
Olcme sisteminden kaynaklanir (milimetre ol¢eginde isaretlenmis bir ¢ubuk metrede
milimetrenin kesirlerini kestirmeye c¢alismak gibi). Digerleri radyoaktif bozunumun
kendisinden kaynaklanir, c¢linkii radyoaktif bozunumun kendisi istatistiksel degisim
islemidir ve olusumu tamamen rastgeledir. Eger gelisigiizel degisen, yani istatistiksel bir
olayin tek bir Ol¢limiinii yapmak istedigimizde su iki soruya cevap verebilirsek bu
Ol¢menin sonucu bizim i¢in yararlt olur: (1) Bir 6l¢lim, bundan sonraki dl¢iimleri ne kadar
dogrulukla kestirir? (2) Tek bir dl¢iimiin sonucu “gercek” degere ne kadar yakindir? Bu
sorular1 cevaplamak i¢in ¢esitli, olanakli sonuclarin istatistik olarak nasil dagildigini

bilmemiz gerekir (Krane, 2011: 217).

Niikleer siireglerin cogu gelisigiizeldir, yani istatistiksel bir dogaya sahiptir. Belli bir
radyoaktif materyalin donilisiimii olasilik yasalarma uyar ve her bir atom ayni zaman
araliklarinda aym doniisiim olasiligma sahiptir. Istatistik bilimi, radyoaktif bozunma

olayinda asagidaki islemler i¢in kullanilir:

¢ Radyoaktiflik 6l¢iimiinde belirsizligin bulunmasi;

o Ozellikle bir 6rnekte 6l¢iilen aktiflik seviyesinin taban sayima yakin olmasi durumunda,
ornegin gercekten radyoaktif olup olmadiginin belirlenmesi;

e sayma sisteminin, deneysel olarak elde edilen 6rnek sayimlarinin istatistiksel olarak
onerilen degisikliklerle kiyaslanacak 6zellikte olup olmadiginin kontrol edilmesi.
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Bunlar deneysel islemlerle belirlenir, ancak bdyle uygulamalarin radyoaktif atomlarin
rastgele davraniglarindan kaynaklandigin1 géz oniine alarak temel istatistiksel prensiplere
odaklanmak o©nemlidir. Bu istatistiksel prensipler, kullanilan model ve olaylarin
istatistiksel temelinin anlasilmasini saglayan oldukca basit uygulamalara dayanak olur

(Martin, 2013: 591).

Kararli bir sayma sistemiyle belli geometrideki radyasyon kaynagmin ardisik dl¢timleri
yapilirsa, radyoaktif donilislimiin rastgele dogasindan dolayr ayni sayimlarin elde
edilmedigi goriiliir. Bu yiizden radyoaktif 6rnegi bir veya birkac kez tekrarlarla saymak
genelde uygun degildir. Ama¢ miimkiin oldugunca numunenin ger¢cek bozunma hizina
veya aktivitesine yakin degere ulagsmaktir. Sonsuz sayida Ol¢iim yapilmadik¢a dogru
degerin tam olarak belirlenemeyecegi bir gercektir. Ancak, radyoaktif bozunumlarin
gelisiglizel dogasindan dolayr istatistiksel modeller kullanarak Olctimleri ve
giivenirliklerini belirlemek miimkiindiir. Bu amacgla Binom, Poisson ve Gauss (veya

normal) dagilimlari kullanilir (Martin, 2013: 592, 593).
Rastgele olarak degisen olaylarin sonuglarinin dagilimi normal (Gauss) dagilima uyar.

Normal dagilim: Radyoaktif bir materyalden ¢ok sayidaki oOlgililmils sayim, kiigiik
araliklarla gruplandirilirsa, belli bir sayma araliginin frekansmnin grafigi Sekil 2.14’de
gosterildigi gibi simetriktir. n > 17 oldugunda bdyle bir grafigin simetrisi, avantajli bir
sonuca ulasir. Radyoaktif bozunumlar gibi Poisson dagilimma uyan olaylar iki
parametreyle tam olarak tanimlanabilen normal dagilimla agiklanabilirler; bu parametreler
gercek ortalama p ve standart sapma o’dir ve tahmini ortalama deger olan VX ‘dan

tiretilirler (Martin, 2013: 595).

Cok sayida tekrarlanan Olclimlerdeki degisimler belli bir aralikta (frekans) gozlenen
Olclimlerin sayisinin tiim araliga karsi cizilen histogram ile tanimlanabilir. Her bir aralik o
araliktaki kesikli olaylar1 gosterir; ancak, sayma araliklar ¢ok kiigiik tutulursa, kesikli
degerlerin yerini veri noktalarina uyan stirekli bir fonksiyon alabilir. Veri noktalarindan
gecen fonksiyonun (egri) esitligi Gauss (normal) dagilimdir:

Py(n) = e~ (a0%/2x 2.21)
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burada Pn(n), gergek sayim x (ortalama sayim olarak tahmin edilir) oldugu zaman, n sayiminin
gozlenme olasiligidir. Normal dagilim, binom ve Poisson dagilimlarina benzer olarak, x’in
tamsay1 degerlerinin bir fonksiyonudur; ancak siirekliligi, olasilikli olaylarin yorumlanmasi

ve tamimlanmasini kolaylastirir (Martin, 2013: 595).

] T
| AN

Frekans
-

x arahg

Sekil 2.14. Normal egrinin temel histogrami

Bagil Frekans

Sekil 2.15. Ayni1 gercek ortalamali, farkli standart sapmali normal dagilim egrileri

Sekil 2.15’te ayn1 ger¢ek ortalamali fakat farkli o degerli iki veri grubu gosterilmektedir. o

her bir gozlem (xi) degeri arasindaki ayrilma derecesini tanimlar (Martin, 2013: 596).

Normal dagilim fonksiyonunun +eo Ve -co araligindaki integrali toplam alan1 verir ve Sekil

2.16’da gosterildigi gibi 6 ve u degeri ne olursa olsun tiim normal dagilim egrilerinde pu - o
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ve u + o arasindaki alan, toplam alanin %68,3’lidiir. Aralik u+2c seklinde genisletilirse bu

deger %95,5; u+3c araliginda genisletilirse %99,7 olur (Martin, 2013: 596).

Jix)

-2.576 -1.96 -1 0 1 1.96 2.576

i=-Tiim alanin %68'i~=.
'e— Timalanin %95 i— M '

Tum alanin % 99'u

Sekil 2.16. Normal dagilim egrisi i¢in farkli standart sapma araliginda alan ytizdeleri

Normal egri, aritmetik ortalama X gibi sadece bir parametre verilirse, 17 veya daha fazla
olaymn veri grubuna fit edilebilir. Bu fit, V¥ ile elde edilen ortalama degerin standart
sapmasinin belirlenmesiyle gerceklestirilebilir. 17 veya daha fazla sayida Poisson
dagilimina uyan olaylar i¢in normal dagilimin tim o6zellikleri uygulanabilir ve standart
sapma ortalama degerin belirlenmesiyle kolayca elde edilir. Ancak, sayimlarin sayisi ¢ok

az olursa (17°den daha az), dagilim artik normal dagilim egrisine uymaz (Martin, 2013:
597).

Olgiimlerin aritmetik ortalamasi ¥, kaynagm bozunma hizinin en iyi tahmin edilen

degeridir;
£ =-%ihx (2.22)

ile hesaplanir. Burada xj her bir 6l¢limiin degeridir ve n Slgiimlerin sayisidir (Martin, 2013:

598).

Standart sapma, verilerin ortalamaya gore dagilimlarinin derecesidir ve istatistiksel
verilerin ortalama degerden sonraki en énemli parametresidir. Ol¢iim sayisi artirilirsa, o

aritmetik ortalama deger ve veri grubunda 6lciilen her bir xi degeri kullanilarak hesaplanir:
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lzl (= B2 P2

n—1
(2.23)

burada (n—1) terimi “serbestlik derecesiyle” ilgilidir. x i¢in n tane bagimsiz gozlem
yapildiginda, X’y1 i¢eren 6 nin hesabi, n gdzlemin verilerinden hesaplanir. Boylece, sadece
(n-1) bagimsiz veri kalmis olur. Bu durum uygundur, ¢iinkii bir gozlem yapilmigsa X = x

ve (n-1) sifir olacagindan ¢ belirsiz olur (Martin, 2013: 598, 599).












41

3. MATERYAL VE YONTEM

3.1. Lineer Hizlandiric1

Bu c¢alismada, Ankara Atatlirk Gogiis Hastaliklar1 ve Gogiis Cerrahi Egitim ve Arastirma
Hastanesi’ndeki M5395 seri numarali Oncor Impression model Siemens marka lineer
hizlandirict kullanilmigtir. Siemens Oncor Impression lineer hizlandirict cihaz1 6 MV ve 18

MV enerjili foton demetleri ile 6 MeV, 9 MeV, 12 MeV, 15 MeV, 18 MeV ve 21 MeV

enerjili elektron demetleri liretebilme 6zelligine sahiptir (Siemens, 2009).

Resim 3.1. Siemens Oncor Impression M5395 cihazi

Siemens Oncor Impression lineer hizlandiricilarin tedavi kafasi igerisinde; tungsten hedef,
hareketsiz birincil kolimatdrler, tungsten, volfram ve aliiminyum alasimi diizlestirici filtre,
sagict foil, iki monitdér iyon odasi, Y iist ¢eneleri ve X alt ¢eneleri, 41 liften olusan ¢ok
yaprakli kolimatdr sistemi ve 1sin alani ile ayni alani aydinlatmak i¢in kullanilan 151k

kaynag1 ve ayna sistemi bulunmaktadir (Kahraman, 2010).
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03 om

Izomerkez ..

Sekil 3.1. Siemens Oncor Impression lineer hizlandirici 1ginlama baslig yapisi

Siemens Oncor Impression M5395 cihazinin kaynak es merkez mesafesi (SSD) diger
lineer hizlandiricilarda oldugu gibi 100cm’dir. Olusturdugu maksimum alan 40cm X
40cm, minimum alan 2cm X 2cm’dir. Kaynak ¢ap1 0,2cm ve kaynak-kolimatdr mesafesi
39,2cm’dir.

3.2. Iyon Odas1 ve Elektrometre

Iyon odasi, radyasyon enerjisini elektrik sinyaline geviren bir cihazdir. Bir iyon odasi, 100
V ile 1000 V araliginda calisan iki elektrot arasinda kapali veya agik gaz hacmi igerir. Bu
gaz radyasyona maruz kaldiginda iyonize olur. Iyonize olan gazin iyon ciftleri, elektrik
alanin etkisiyle zit yonde hareket eder ve detektdriin katodu ile anodunda toplanir. Katoda
ve anoda ulasan iyonlar sinyal ve akim olugmasina neden olur. Olusan akimin bir elektrik
akim ol¢iim cihazi tarafindan kaydedilmesi ile radyasyonun olusturdugu iyonlagma tespit
edilmis olur. Iyon odasmin icindeki gaz hacmi kullanim sekline gore 0,01 cm? ile 10000
cm?® araliginda, topladigi akim 1074 A ile 107 A araliginda degismektedir (PTW Freiburg,
2006).

Alinan olgtimlerde PTW marka, 34045 tipi gelistirilmis Markus paralel diizlem iyon odas1
kullanilmigtir. Bu iyon odasinin sabit elektrot mesafesi ve yan duvar toplayici mesafesi

sirastyla 1 mm ve 2 mm’dir. Elektronlarin enerji araligi 2 MeV- 45 MeV dir. ince giris
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penceresine sahip olmalari yiizey dozu dlgiimlerine kolaylik saglamaktadir (PTW Freiburg,

2005). Markus paralel diizlem iyon odasinin teknik 6zellikleri Cizelge 3.1°de verilmistir.

Elektrometre, X-1sin1 ve elektron demetleri ile iyon odasinda olusan toplam yiikii, doz ve
doz hiz1 Olglimiine doniistiiriir. Gy, Sv, R, Gy/dk, Sv/dk ve R/dk gibi farkli radyasyon
birimlerinde dl¢iim yapar. Iyon odalari ile birlikte kalibre edilirler (PTW Freiburg, 2015).
Bu ¢alismada PTW Unidos marka T10008 model elektrometre kullanilmistir.

Cizelge 3.1. PTW Markus paralel diizlem iyon odasi 6zellikleri (34045 Tip)

Kullanim (Uygulama) X-Isinlar1 (6-18) MeV

Olgiim Niteligi Su i¢in sogurulan doz ve doz orani

Hacim Olcme 0,02 cm?®

Oda Voltaji (50...300) V — Normal 300 V

Tepki (Geri Bildirim) 6,7 x 101°C/ Gy

Kagak Akim +4x 10 A

Ceper (Duvar) Malzemesi Polietilen (CHy

Ceper Kalinlig1 0,03 mm

Siirekli Radyasyonda Maksimum | % 99 doyum: % 99,5 doyum:

Doz Orani 150 V 90 Gy/s 150 V 50 Gy/s
300 V 380 Gy/s 300 V 200 Gy/s
400 V 650 Gy/s 400 V 350 Gy/s

Maksimum Doz / Radyasyon % 99 doyum: % 99,5 doyum:

Sinyali 150 V 2,7 mGy 150V 1,4 mGy
300V 5,5 mGy 300V 3 mGy
400V 7,5 mGy 400V 4 mGy

Istenen Ortam Kosullar
Sicaklik (10 ... 40)°C
Hava Basinci (700 ... 1060) hPa

3.3. Kat1 Fantom (RW3)

Kat1 su fantomu yiiksek enerjili fotonlarin ve elektronlarin dozimetrisi i¢in gelistirilmis su
esdegeri dozimetri fantomudur. Bu g¢alismada kullanilan kati su fantomu %2 (£ %#4)
oraninda TiO2 igeren polistiren (CgHg) malzemeden yapilmis olup, yogunlugu 1,045
g/cm®diir. Suyun elektron yogunlugundan 1,012 kat yiiksek elektron yogunluguna
sahiptir. Ortalama Z/A degeri 0,536 dir (PTW Freiburg, 2007). Olgiimlerde kullanilan kat:

su fantomu 5 mm ve 10 mm kalinliklarinda 30 cm X 30 cm boyutundadir.
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3.4. Biyomalzemeler

Ankara Kecioren Egitim ve Arastirma Hastanesi bilinyesinde bulunan Ortopedi ve
Travmatoloji Klinigi’ne yapilan ziyaret sonunda insan viicudunda gogiis bolgesinde hangi
biyomalzemelerin kullanildig1 arastirilmistir. Bu arastirmalarin sonucunda hastalarin toraks

bolgesinde titanyum ve ¢elikten yapilmis biyomalzemelerin kullanildig: belirlenmistir.

Bu caligmada kullanilan 30 cm X 30 cm boyutlarinda ve 0,5 cm kalinhiginda 316L
paslanmaz gelik ve 20 cm X 20 cm boyutlarinda ve 0,5 cm kalinliginda Ti-6Al-4V alasimi
biyomalzeme Prof.Dr. A. Giines TANIR ve Dr. Serap Catli tarafindan temin edilmistir ve

kullanilan bu biyomalzemelerin resimleri asagida goriilmektedir (Resim 3.2, Resim 3.3).

Resim 3.2. 316L Paslanmaz ¢elik plaka

Resim 3.3. Ti-6Al-4V alasimi plaka
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Bu ¢alismada kullanilan malzemelerin bazi 6zellikleri Cizelge 3.2°de verilmistir.

Cizelge 3.2. 316L paslanmaz ¢elik ve Ti-6Al-4V alasiminin 6zellikleri

Yogunluk Suya gore elektron Etkin atom
Malzemeler 3 g y
(g/cm®) yogunlugu numarast
Ti-6Al-4V 4,5 3,76 20
316L Paslanmaz
Celik 7,9 6,63 26,7
3.5. Yontem

Bu ¢alismada Siemens marka M5395 Oncor Impression model lineer hizlandirici cihazinin
6 MV ve 18 MV’lik enerjili X-1s1nlar1 i¢in PTW marka 34045 model paralel ylizey iyon
odasi kullanilarak 10 cm kat1 fantom derinligindeki doz degerleri agik alanda (Gantry 0°)

incelenmistir.

Calisma-1

Ortalama 20,3 °C sicaklik ve 899,6 milibar basing altinda, gantry (isinlama basligi) ve
kolimator agilarinin 0°, alan dlgiilerinin 10 cm X 10 cm ve kaynak cilt mesafesinin (SSD)
100 cm oldugu durumda 6lgiimler alinmistir. Paralel yiizey iyon odasi, viicuttaki sacilmaya
benzer bir sagilma saglamak i¢in 7 cm’lik kati su fantomu {izerinde ve 1 cm’lik kat1 su
fantomu i¢ine 1s1a duyarl penceresi 151n demetine bakacak sekilde yerlestirilmistir. Daha
sonra iyon odasinin bulundugu kati su fantomunun tizerine 10 cm yiiksekliginde kat1 su
fantomu yerlestirilmistir (Sekil 3.2). Bu konumun merkezi sifir noktasi olarak kabul
edilmistir ve tedavi masasi longitudinal eksende (uzunlamasina) ilk olarak gantry’e dogru,
her 1 cm’de durdurulup 6l¢lim alinacak sekilde 10 cm, daha sonra ters yone dogru ayni
sekilde 10 cm kaydirilmistir. Bu sekilde, toplam 20 cm’lik mesafede, 21 noktada (sifir
noktasi ile birlikte) 6 MV ve 18 MV enerjili X-1sinlar1 i¢in 1s1nlama yapilmistir ve 6lgiilen
doz degerleri kaydedilmistir. Daha sonra bu diizenekteki 10 cm’lik kat1 su fantomu
kaldirilarak yerine 0,5 cm kalinliginda 316L paslanmaz celik plaka ve lizerine 9,5 cm
kalinliginda kat1 su fantomu yerlestirilmistir (Sekil 3.3) ve ayni islemler bu diizenek icin de
uygulanmistir. Son olarak ¢elik plaka i¢in olusturulan diizenek, Ti-6Al-4V alasimi plaka
icin de olusturulup ayn1 islemler uygulanmistir (Sekil 3.3). Burada, tek bir noktada alinan
Ol¢iimiin siiresi yaklasik 2 dakikadir. Bunun sonucunda, tek bir malzeme i¢in alinan bir

Ol¢iim serisi ortalama 42 dakika stirmiistiir.
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Sekil 3.2. Kat1 su fantomu i¢in 6l¢iim diizenegi
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Sekil 3.3. Titanyum alasimi veya paslanmaz gelik plaka i¢in 6lgiim diizenegi
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Normal dagilima gore radyasyon yayan bir materyal {izerinde yapilan 6l¢iim, en az 17 kere
tekrar edildiginde istatistiksel olarak gecerli olur. Bu ylizden ii¢ farkli durum i¢in alinan
Olctimler 17’°ser kez tekrarlanmistir. Bir malzeme i¢in toplam 357 nokta alinmis ve tiim

malzemeler i¢in toplam deney siiresi yaklasik 36 saattir.

Calisma-2

Bu caligmalara ek olarak, kati fantom, paslanmaz celik ve titanyum alasimi malzemelerde
derinlige bagli doz degisimlerini incelemek i¢in ikinci bir ¢alisma yapilmistir. Bu
calismada 22,4 °C sicaklik ve 899,6 milibar basingta; alan boyutlart 10 cm x 10 cm ve
SSD=100 cm olarak alinmistir. Caligmada 6 MV ve 18 MV enerjili X-151m1 demetleri
kullanilmigtir. Kat1 su fantomu i¢in Sekil 3.2°deki, titanyum alasimi ve paslanmaz celik
malzemeler icin Sekil 3.3’deki 6l¢iim diizenekleri tekrar kurulmustur. ilk olarak d = 10 cm
derinliginde 6l¢lim alinmaya baslanmis ve her Ol¢lim igin, 1 cm kalinliginda olan kati
fantomlar teker teker kaldirilarak derinlik 1’er cm azaltilmistir. Bu sekilde 10 cm
derinlikten 1 cm’ye kadar, her 1 cm derinlikte ve her malzeme icin 3’er adet Ol¢ciim
alimmistir. Béylece, lic malzeme i¢in 10 farkli noktada toplam 90 6l¢iim alinmistir. Toplam

4,5 saat sliren bu deneyde, tedavi masasi yalnizca dikey eksende hareket ettirilmistir.

Calisma-3

Calisma-1 ve Calisma-2’den elde edilen bulgulardan yiizde derin doz (PDD) ve doz profili
(OAR) grafikleri olusturulmustur. Bu grafikler olusturulurken Kaynak-Yiizey Mesafesi
SSD=100cm, Kaynak-kolimator mesafesi fc=39,5cm, kaynak ¢ap1 r=0,2cm, alan boyutu
10cm x 10cm alinmistir. Doz dagilim grafiginde ara degerleri kestirerek daha dogru bir

dmax degeri elde etmek igin veriler 5. dereceden polinoma fit edilmistir.

6 MV’nin kat1 su fantomunda normalize edilmis doz dagilimi i¢in,

D = 0,883 + 0,169d — 0,080d? + 0,0293d3 — 0,0012d* + 3,77 X 10~°d> (r=0,9999)
d=0’da D=0,883 ve dmax=1,655cm’de D=0,998

ve 18 MV igin,

D = 0,392 + 0,564d — 0,1898d? + 0,0293d3 — 0,0022d* + 6,55 x 107°d> (r=0,9999)

d=0’da D=0,392 ve dmax=3,087cm’de D=1,005
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Burada r korelasyon katsayisidir. Bulunan dmax degerleri Jordan (1996)’nin verileriyle (6

MV i¢in 1,5cm; 18 MV igin 3,2cm) uyumludur.

X-151n1 derin doz egrileri temelde iki bolgeye ayrilir, ilki build-up (yigilma) bolgesi,
ikincisi tstel azalim bolgesidir. dmax, sogurulan dozun maksimum degerinin derinligi; f,
kaynak-yiizey mesafesi (SSD); u, azalma katsayis1 (farkli enerji ve ortam igin
karakteristiktir); KS, sacilma bileseni olmak {izere Yiizde Derin Doz (PDD), d derinliginin
bir fonksiyonu olarak;

2
PDD = 100 (“fd%) e~ H(a=dmai) K (3.1)

ile tanimlanir. Bu ifade foton demetinin azalmasini, ters kare kanununu, iistel azalmay1 ve
sacilma bilesenini icerir (Buzdar ve ark., 2009; Hossain ve ark., 2001; Ravishankar ve ark.,

1994).

Doz hesaplamalar1 kullanilan tedavi cihazlarina has oldugundan cihaz parametrelerine de
bagli deneysel formiillere ihtiya¢ duyulur. OAR tahmini yapan ¢esitli metotlar vardir fakat
genellikle biitiin bolgeyi bir defada tanimlamada basarili degillerdir. Fakat Pal ve ark.
(2006) Wood-Saxon ifadesine dayanan tanimlama ile OAR dagiliminin biitiin bélgelerini
tek formiille tanimladilar. Uygun bir tedavi plan1 hem merkezi eksen boyunca hem yiizde

derin doz hem de OAR'a ihtiya¢ duyar.

1

OAR = m (32)
_n f+d
X0 = Yt dma (3:3)

Burada n, dmax'taki alan genisligidir, x, off-axis mesafesi, w ise SSD, kaynak cap1 (r) ve

kaynak kolimatdr mesafesine (fc) bagl bir sabittir:

=y =

k, alan boyutuna ve enerjiye bagl bir sabittir ve a ve serbest parametreler olmak iizere
k=aln(n)+b (3.5

ile verilir (Pal ve digerleri, 2006).
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4. DENEYSEL BULGULAR

Calisma-1

6 MV ve 18 MV enerjili X-1sinlar1 i¢in, 10 cm % 10 cm alan boyutunda, 0° gantry agisinda,
SSD = 100 ¢cm ve d = 10 cm derinlikte kat1 fantom, paslanmaz ¢elik (5mm) ve titanyum
(5mm) alasiminin her biri i¢in iyon odasi ile alinan Ol¢iimlerde elde edilen verilerin
ortalamast ve standart sapmalart Cizelge 4.1°de, bu verilerin grafigi Sekil 4.1°de
verilmigtir. Titanyum alagimi ve paslanmaz celik biyomalzemelerdeki kati fantoma gore
doz degisimleri ylizdesi Cizelge 4.2’de verilmistir.

Cizelge 4.1. 10 cm derinlikte 6 MV enerjili X-1sinlar igin merkezden uzakliga gore alinan
ortalama doz Slgiimleri ve standart sapmalari

6 MV
Kat1 Fantom Paslanmaz Celik Titanyum
Mesafe Olgiilen Standart Olgiilen Standart Olgiilen Standart
(cm) Doz Sapma Doz Sapma Doz Sapma
(MGy) (MGy) (mGy) (mGy) (MGy) (mGy)

-10 23 3 18 2 19 2

-9 30 4 24 3 26 3

-8 41 4 33 3 35 3

-7 57 4 47 4 50 4

-6 143 33 116 24 118 24
-5 554 21 454 15 472 16
-4 651 3 525 7 547 7

-3 662 4 535 7 556 7

-2 666 3 538 7 560 7

-1 671 3 542 7 564 7

0 671 3 545 7 566 7

1 670 3 542 7 564 7

2 669 3 542 7 564 7

3 668 3 540 7 561 8

4 658 4 530 7 552 8

5 531 28 427 26 446 30

6 114 15 90 13 95 14

7 57 3 47 3 50 3

8 41 3 33 3 36 3

9 31 3 25 2 26 3
10 24 2 20 2 20 2
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Sekil 4.1. 6 MV enerjili X-1g1nlar1 i¢in doz profili

Cizelge 4.1 ve Sekil 4.1 incelendiginde 6 MV enerjili X-1sinlar i¢in paslanmaz ¢elik ve
titanyum alasimi kullanilarak alinan 6lgiimlerde, kati fantom kullanilarak alinan 6l¢timlere
gore radyasyon dozunda beklenildigi gibi azalma oldugu goriilmektedir. Kullanilan

malzemeye bagli olarak bu azalma miktarlarinin yiizdesi Cizelge 4.2°de verilmistir.

Cizelge 4.1°deki standart sapma degisimleri 10 cm x 10 cm’lik alan boyutu iginde
paslanmaz ¢elik ve titanyum alasimi i¢in kat1 fantoma gore 2 kat artmistir. Alan boyutu
disinda ise standart sapmalar her malzeme i¢in hemen hemen aynmidir. 10 cm x 10 cm
boyutlarindaki alanin sinirlarinda standart sapmalar diger noktalara gore her bir malzeme

i¢in diizensizlesmistir.

Cizelge 4.2°de 6 MV’lik X-igimlar igin, paslanmaz g¢eligin kati fantoma goére radyasyon
dozunda yaklasik %19’luk bir azalmaya sebep oldugu goriiliirken, titanyum alagiminin ise

yaklasik %16’lik bir azalmaya yol agtig1 goriilmektedir.
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Cizelge 4.2. 6 MV enerjili X-1sinlar1 i¢in paslanmaz gelik ve titanyum alasiminda kati

fantoma gore doz degisimi yiizdeleri

6 MV

Mesafe (cm)

Paslanmaz ¢elik icin
fantoma gore doz degisimi

Titanyum i¢in fantoma
gore doz degisimi ylizdesi

yiizdesi (%) (%)
-10 -21,7 -174
-9 - 20,0 -133
-8 -19,5 -146
-7 -17,5 -12,3
-6 -18,9 -174
-5 - 18,0 -14.8
-4 -19,3 -15,9
-3 -19,2 - 16,0
-2 -19,2 -15,9
-1 -19,2 -15,9
0 - 18,7 -15,6
1 -19,1 -15,8
2 -19,0 -15,7
3 -19,1 - 16,0
4 -19,4 -16,1
5 -19,6 - 16,0
6 -21,0 - 16,6
7 -17,5 -12,3
8 -19,5 -12,2
9 -19,3 -16,1
10 -20,0 -20,0
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Cizelge 4.3. 10 cm derinlikte 18 MV enerjili X-1sinlart igin merkezden uzakliga gore
alinan ortalama doz 6l¢limleri ve standart sapmalari

18 MV
I\/I(E?:)f € Kat1 Fantom Paslanmaz Celik Titanyum
Olgiilen Standart Olgiilen Standart Olgiilen Standart
Doz Sapma Doz Sapma Doz Sapma
(mGy) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy)
-10 21 3 17 2 18 3
-9 27 4 23 3 24 3
-8 38 5 32 4 33 3
-7 61 7 50 5 52 5
-6 187 43 155 39 157 39
-5 697 24 745 13 743 14
-4 777 4 800 4 801 3
-3 779 3 799 5 801 4
-2 774 4 794 5 795 4
-1 775 4 797 5 798 5
0 779 4 804 5 804 4
1 775 4 798 5 799 5
2 776 4 798 5 799 4
3 783 4 805 5 806 5
4 772 4 798 5 799 4
5 606 37 642 46 638 48
6 115 13 87 11 91 12
7 52 3 44 3 45 4
8 35 3 31 3 31 3
9 26 3 23 2 23 3
10 20 3 18 2 18 2
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Sekil 4.2. 18 MV enerjili X-1s1nlari igin doz profili

Cizelge 4.3 ve Cizelge 4.4 incelendiginde ise 18 MV enerjili X-1ginlar1 i¢in titanyum
alasimi ve paslanmaz ¢elik kullanilarak alinan 6lgiimlerde, kati fantom kullanilarak alinan
Olciimlere gore alan boyutu disinda radyasyon dozunda yine azalma goriiliirken, alan
boyutu i¢inde olan 10 cm’lik bolgede, 6 MV enerjili X-ismlar1 kullanilarak alinan
Olctimlerdekinden farkli olarak radyasyon dozunda yaklasik %3 artis goriilmektedir. Bu

artigin, Karakteristik X-1ginlarinin ortaya ¢ikmasindan kaynaklandig diisiiniilebilir.

Sekil 4.2 ve Cizelge 4.3’ten 18 MV enerjili X-1s1nlar1 i¢in alinan dlglimlerde paslanmaz
celik ve titanyum alagiminin radyasyon dozuna hemen hemen ayni sekilde etki ettigi
goriilmektedir. Bunun sonucunda bu iki malzemenin standart sapma ve doz degisimi

yiizdeleri de neredeyse aynidir.
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Cizelge 4.4. 18 MV enerjili X-1ginlar1 i¢in paslanmaz ¢elik ve titanyum alasiminda kati
fantoma gore doz degisimi yiizdeleri

18 MV
Paslanmaz ¢elik i¢in fantoma Tita.l.l yum igin f far.lto.ma
Mesafe (cm) h M . gore doz degisimi
gore doz degisimi ylizdesi (%) yiizdesi (%)
-10 -19,0 -14,3
-9 -14,8 -111
-8 -15,8 -13,1
-7 -18,0 -14,7
-6 -17,1 -16,0
-5 +6,8 +6,6
-4 +29 +3,0
-3 +25 +2,8
-2 +2,6 +2,7
-1 +2,8 +2,9
0 +3,2 +3,2
1 +29 +3,1
2 +2,8 +2,9
3 +2,8 +2,9
4 +3,3 +3,5
5 +59 +5,2
6 -24,3 -20,8
7 -15,3 -134
8 -11,4 -11,4
9 -11,5 -11,5
10 -10,0 -10,0

Cizelge 4.5 ve Cizelge 4.6’da 6 MV ve 18 MV enerjili X-1ismlan i¢in kati fantom,
paslanmaz ¢elik ve titanyum alasimi malzemelerde derinlige bagli doz degerleri

verilmistir. Bu degerlerin grafikleri ise Sekil 4.3 ve Sekil 4.4°te verilmistir.

Calisma-2

6 MV ve 18 MV enerjili X-1simnlar i¢in 10cm’lik derinlige kadar her 1 cm’deki doz
degerlerinin Slgiimii kat1 fantom, celik ve Ti-alasimi i¢in 3’er kez alinmistir. Derinliklere
gore ortalama doz degerlerinin degisimi Cizelge 4.5 ve 4.6 ve normalize doz degisimi

Sekil 4.3 ve 4.4’te verilmistir.
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Cizelge 4.5. 6 MV enerjili X-iginlar1 igin derinlige bagh doz degerleri ve standart

sapmalari
6 MV icin Olgiilen Doz (mGy)
361L Paslanmaz .
Derinlik Katit Fantom Celik Ti-6Al-4V alasimi
(cm) D > D o D o
1 984 3,5 848 0,0 879 1,2
2 997 1,2 812 0,0 843 1,2
3 962 2,0 780 2,0 806 0,0
4 918 0,0 748 0,0 774 0,0
5 873 1,2 706 2,0 736 2,0
6 832 0,0 674 0,0 701 1,2
7 790 2,0 641 1,2 667 1,2
8 748 2,0 608 0,0 633 1,2
9 708 0,0 575 1,2 598 0,0
10 670 0,0 544 0,0 565 1,2
1,6 -
_ ©RWS3
o © O Celik
14 - ° ATIi-6Al-4V
] o
A <o
S O a o
Q | mi
s CHN °
. O 4 o
] O A (o
1,0 - o a o
B D A
| 6MV -8,
08 0
0 2 4 6 8 10
d (cm)

Sekil 4.3. 6 MV enerjili X-1ginlar i¢in kat1 fantom (RW3), paslanmaz gelik ve titanyum
alasimi malzemelerde dozun derinlige baglh degisimi
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Cizelge 4.6. 18 MV enerjili X-1s1nlar1 igin derinlige bagli doz degerleri ve standart

sapmalari
18 MV igin Olgiilen Doz (mGy)
361L Paslanmaz .
Derinlik Katit Fantom Celik Ti-6Al-4V alasimi
(cm) D c D c D c
1 793 1,2 1142 0,0 1125 1,2
2 964 0,0 1103 1,2 1099 1,2
3 1003 2,3 1062 0,0 1062 0,0
4 989 1,2 1025 1,2 1024 0,0
5 955 1,2 981 1,2 985 1,2
6 919 1,2 945 1,2 947 1,2
7 883 1,2 910 0,0 912 0,0
8 846 2,0 873 1,2 874 0,0
9 812 2,0 838 0,0 839 1,2
10 780 0,0 802 0,0 804 0,0
1,6 -
i o RW3
E O Celik
1,4 - B ATi-6Al-4V
1 ]
m
o < <o Q
5 1.2 - © < [a]
~ ) o m
) 5
] ¢ o
101 © 3
118 MV
08
0 2 4 6 8 10
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Sekil 4.4. 18 MV enerjili X-1sinlari igin kat1 fantom (RW3), paslanmaz celik ve titanyum
alasimi malzemelerde dozun derinlige baglh degisimi
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Cizelge 4.5 ve Cizelge 4.6 incelendiginde paslanmaz ¢elik ve titanyum alasimi
malzemelerde, beklenildigi gibi derinlik arttitkga radyasyon dozunun azaldig
goriilmektedir. Kati fantomda ise 6 MV enerjili X-1sinlar1 kullanilirken 1,655 cm’de ve
18MV enerjili  X-iginlar1  kullanilirken 3,087 cm’de elektronik denge kuruldugu
gozlenmistir. Bu degerler BJR-25 ile uyumlu degerlerdir (sirastyla 1,5 ve 3cm). 2 cm ve 3
cm noktalar1 hari¢ diger tiim noktalarda radyasyon dozu azalmistir. Sekil 4.3 ve Sekil

4.4’de bu durum agikga goriilmektedir.

6 MV enerjili X-1ginlar1 kullanilirken paslanmaz ¢elik ve titanyum alasimi malzemelerin
radyasyon dozunu kati fantoma gore azalttigi; ancak bu durumun aksine, 18 MV enerjili
X-1sinlar1 kullanildiginda bu malzemelerin radyasyon dozunu kati fantoma gore artirdigi

gozlenmistir.

Calisma-3

Yiizde derin doz (PDD) olarak tanimlanan sogurulan doz, referans derinlik d=10cm
alinarak normalize edilmis verilere uygulanmistir. PDD ifadesi Kat1 fantom (RW3) i¢in

2
PDD = 100 (’;*T‘i) e~Hd—dp g (4.1)

fonksiyonu olarak; celik ve Ti-alagim i¢in farkli iki ortam g6z Oniine alindigindan

2 !
PDD = 100 (-52) e 711009 o 0 (4.2)

fonksiyonu olarak ele alinmistir. En kiiciik kareler yontemiyle fonksiyonla deney
arasindaki uyumdan sacilma katsayis1 Ks ve azalma katsayis1 p elde edilmistir (Cizelge
4.7). Bu uyum Sekil 4.5 ve 4.6’da 6 MV ve 18 MV i¢in sirasiyla gosterilmistir. Kullanilan
ifadenin elektronik denge kurulduktan sonrasin1 tanimladig: grafiklerden de goriilmektedir.

Fit sonucunda elde edilen katsayilar Cizelge 4.7'de verilmistir.
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Sekil 4.5. 6 MV enerjili X-1sinlar i¢in kati fantom, ¢elik ve Ti-alagimli ortamda normalize
deneysel ve fit edilmis YDD'nin derinlige gore degisimi
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Sekil 4.6. 18 MV enerjili X-isinlart i¢in kati fantom, gelik ve Ti-alasimli ortamda
normalize deneysel ve fit edilmis YDD'nin derinlige gore degisimi
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Cizelge 4.7. Farkli ortamlar i¢in 6 MV ve 18 MV enerjili X-1ginlarinin azalma katsayilari
ve sacilma bilesenleri

MV n (cm?) Ks r
RW3 6 0.0326 1.007 0.999
18 0.0211 1.002 0.999
Celik 6 0.5192 1.229 0.997
18 0.5029 1.236 0.999
Ti alagim 6 0.5261 1.226 0.998
18 0.5062 1.235 0.999

w degeri suda 6MV X-isinlari i¢in Martin (2013) ve NIST tarafindan 0,0277 cm™
verilmektedir. NIST tarafindan suda 18 MV X-isimlar1 igin 0.01854 cm™ verilmistir. Bu
deger Hossain ve ark. (2001) tarafindan 6MV igin 0,0467 cm™ ve 18 MV igin 0,0321 cm™
olarak hesaplanmistir. NIST-XCOM'a gore paslanmaz ¢elik i¢cin 6 MV ve 18 MV enerjili
X-1sinlari igin p degeri sirastyla 0,2447 cm™ ve 0,2504 cm™; Ti alagimi igin 0,1238 cm™ ve
0,1201 cm™'dir. Bu calismada kat1 fantom i¢in bulunan degerlerle NIST ve literatiirde su
icin verilen degerlerin uyumlu oldugu kabul edilebilir, paslanmaz ¢elik icin yaklasik 2 kat
fark varken, Ti-alasimi igin yaklasik 4 kat fark vardir. Bu durumun NIST’de verilen
sonuclarin mono enerjik fotonlar i¢in gecerli oldugu, fakat bizim ¢alismamizda ¢ok enerjili
fotonlarin kullanilmasindan kaynaklanmis olabilecegi soylenebilir. Yani ¢ok enerjili

fotonlarin kullanildig1 durumda siireci yonetmek biraz daha zorlasmaktadir.

1,1

¢ Kat1 fantom i
nlf ¢ (o I+ ] B
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[+ 0,2 ]

0,1 4]
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Sekil 4.7. Kat1 fantom, paslanmaz celik ve Titanyum alasim ortamda 6 MV enerjili X-
1is1nlari i¢in normalize doz profili
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Sekil 4.8. Kat1 fantom, paslanmaz ¢elik ve Titanyum alasim ortamda 18 MV enerjili X-
1isinlari i¢in normalize doz profili

Esitlik (2.25) ve kullanilan hizlandirici sistemini tanimlayan parametrelerin =100,
fc=39,2, d=10, S=0,2, n=10, 6 MV i¢in dmax=1,655 ve 18 MV icin dmax=3,087 degerleri
g6z Oniline alindiginda, Sekil 4.7 ve Sekil 4.8'de yer alan doz profilleri (OAR grafikleri)
icin fit edilen degerlerin sonucu Cizelge 4.8'de verilmistir. Sekil 4.9'da da bir 6rnek

sunulmustur.

1,1 +

1

0,9 -

0,8 -

0,7 -

X 0,6 -

g 0,5 A

0,4 -

0,3 -

0,2 -

0,1 - e)

0 T T T T 1

0 2 4 6 8 10
Merkez eksen uzunlugu, cm

6 MV, RW3
O Deney

Fan

—Fit

Sekil 4.9. Kat1 fantom i¢cin 6 MV’de elde edilen deneysel doz profili ve fit karsilagtirmasi
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Cizelge 4.8. Farkli ortamlar i¢in 6 MV ve 18 MV enerjili X-1ginlarinin doz profillerini
tanimlayan parametre degerleri

MV k w r
RW3 6 -0,9631 2.824 0.997
18 -0,8305 3.055 0.998
Celik 6 -0,9914 2,777 0.997
18 -0.5456 3.617 0.998
Tialagim 6 -0,9839 2.789 0.997
18 -0,5896 3.524 0.998

Pal ve digerleri (2006) siv1 su i¢in yaptigi ¢alismada 6 MV ve 18 MV i¢in sirasiyla w
degerlerini 2,45 ve 2,19 olarak bulmuslardir. Bu ¢alismada kat1 su fantomu i¢in bulunan
sonuglarla uyum iginde oldugu soylenebilir. Aradaki yaklasik %18-20'lik farkin sivi
fantom ve kati fantomun kimyasal yapilarinin farkliligindan kaynaklandigi diistiniilebilir.
Paslanmaz celik ve Ti-alasimi igin literatiirle karsilagtirma yapilabilecek bir veri

bulunamamastir.
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5. TARTISMA VE SONUC

Radyoterapinin basarili bir sekilde uygulanmasi, radyasyon dozu sogurulmasinin kanserli
hiicrelerde maksimum, saglikli hiicrelerde ise minimum olmasina baghdir. Bu yilizden

radyoterapide doz dagilimini belirlemek ¢ok 6nemlidir.

Biyomalzemeler, viicut icinde canli dokularin islevlerini yerine getirmek amaciyla
kullanilan dogal ya da sentetik malzemeler olup, bu malzemeleri kullanan hastalarin
radyoterapisinde doz dagilimini etkileyebilirler. Ozellikle metalik biyomalzemeler, yogun
ve yliksek atom numarali olduklarindan, bu biyomalzemeleri kullanan hastalarin
radyoterapisinde, radyasyon dozunda sagilma meydana getirerek doz dagilimini etkiler. Bu
hastalarin basarili bir sekilde radyoterapi alabilmeleri i¢in, bu biyomalzemelerin hastanin
almas1 gerek radyasyon dozunu hangi sartlarda, nasil etkiledigini arastirmak ve bu etkileri

belirlemek son derece onemlidir.

[k ¢alismanin sonuglarina bakildiginda gelik ve titanyum malzemelerin, hastaya verilen
radyasyon dozunda onemli degisiklikler meydana getirdigi sonucuna varilmistir. 6 MV
enerjili X-ismlar1 kullanildiginda paslanmaz gelik ve titanyum alagimi malzemelerin
hemen arkasinda olusan radyasyon dozunda yaklasik %20’lik bir azalma goézlenirken,
standart sapmada yaklasim 2 kat artis gozlenmistir. 18 MV enerjili X-iginlar
kullanildiginda ise bu malzemelerin hemen arkasinda olusan radyasyon dozunda %3’liik
bir artig gozlenmistir ve standart sapmada bir farklilik gozlenmemistir. Cizelge 4.2 ve

Cizelge 4.4 incelendiginde enerji arttik¢a geri sagilmanin azaldigi gorilmiistiir.

Ikinci calismanin sonuglar1 incelendiginde beklenildigi gibi derinlik arttikca radyasyon
dozunun azaldig1 goriilmiistiir. Derinlikle veya ortamla standart sapma arasinda diizenli bir
iliski gozlenmemistir. 6 MV enerjili X-1sinlar1 kullanildiginda paslanmaz ¢elik ve titanyum
alagimi malzemelerin derinlikten bagimsiz olarak dozda yaklagik %23’°lik bir azalma
meydana getirdigi gorlilmistir. 18 MV enerjili X-1ginlar1  kullanildiginda ise bu
malzemeler dozda derinlige bagli olarak yaklasik % 5-30 arasinda bir artisa neden
olmustur. Bu sonuglar ¢alisma-1 ile uyumludur. Bu sonuglarda 6zellikle yiiksek enerjilerde
doku esdegeri disindaki ortamlarin viicut i¢indeki konumlarinin 6nemli oldugu ve tedavi

planlamalarinda biyomalzemelerin konumunun g6z 6niine alinmasi gerektigi sdylenebilir.

Cathi calismasinda (2012), metalik biyomalzemelerin dozda énemli degisiklikler meydana

getirdigi sonucuna varmistir. Bu malzemelerin yogunlugu ve Z’si arttikca dozdaki
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degisikligin de arttigini; derinlik arttikga da dozda azalma oldugunu belirtmistir. Bu

bakimdan yapilan bu ¢alisma, Catli’nin ¢alismasiyla uyumludur.

Calisma-3'ten kat1 fantomun azalma katsayisinin NIST ve literatiirde su i¢in verilen
degerlerle uyumlu oldugu kabul edilebilir. Celik i¢in yaklasik 2 kat fark varken, Ti-alasimi1
icin 4 kat fark gozlenmistir. Celik ve Ti-alasimi i¢in NIST homojen ve tek enerjili bir
demeti gdz Oniine almaktadir. Fakat bu calismada ¢ok enerjili bir durum s6z konusudur.
Hata oran1 bundan dolay1 artmis olabilir. Sagilma parametreleri karsilagtirildiginda ise kati
fantoma gore ¢elik ve Ti-alasiminin yaklasik %23 daha fazla oldugu goriilmiistiir. Doz
profilinin analizinde w ve Xo degerleri hizlandiric1 kolimatérlerinin etkisini de bir anlamda
ortaya koymaktadir. xo-n mesafesi yari doz kalinhig1 olarak diisiiniilebilir. Wood-Saxon
potansiyeli goz oniine alindiginda yaklasik 4,4/w degeri kenar kalinlig1 kabul edilebilir. Bu
bilgilerden yararlanilarak cihaz parametreleri ve tedavi plani saglikli hiicrelere verilen

zarar1 indirgemede kullanilabilir.

Tiim bu ¢alismalarin sonucunda elde edilen verilere gore, paslanmaz celik veya titanyum
alagimi biyomalzeme kullanan kanser hastalarinin radyoterapisinde, bu malzemelerin
hastanin alacagi radyasyon dozunu, kullanilan radyasyonun enerjisine gore, degistirdigi
belirlenmistir. Bu ¢alisma, radyasyon dozundaki bu degisikliklerin hangi sartlarda, nasil
olustugunu bilmek ve tedavi planlamasini bu bilgilere gére yapmak i¢in 6nemlidir ve
paslanmaz ¢elik ve titanyum alagimi biyomalzeme kullanan hastalarin radyoterapi tedavi

planlamasinda medikal fizik¢i ve radyasyon onkologlarina katk: saglayacaktir.
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