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OZET
Yiiksek Lisans Tezi

BIiLGISAYARLI TOMOGRAFi TARAMALARINDAKiI ANATOMIiK BOLGELERIN
VE ORGANLARIN RADYASYON KUTLE ZAYIFLATMA KATSAYILARININ
MONTE CARLO METODU iLE iNCELENMESI

Elif Ebru ALTUNSOY

Silleyman Demirel Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii
Fizik Anabilim Dal

Danisman: Prof. Dr. iskender AKKURT

Canl organlar tizerinde meydana gelen radyasyon etkilesimleri ile ilgili yapilan
arastirmalar, radyasyon fizigi ve medikal fizik alaninda her zaman 6nemli
konular arasinda yer almistir. Bu tez calismasinda Bilgisayarli Tomografi ¢ekim
bolgelerinden olan beyin, toraks ve abdomen anatomik bdlgelerinden birer
organ secilerek bu dokularin kiitle zayiflatma katsayilar1 hesaplandi. Ayrica bu
dokulara ek olarak yag dokusunun da kiitle zayiflatma katsayis1 hesaplanarak;
anatomik bolgelerin radyasyonu zayiflatma oranlar1 ile yag doku kalinligi
arasindaki iligki incelendi. Tiim bu o6l¢iimler i¢in genel amagh bir Monte Carlo
kodu da olan MCNPX programi kullanilarak similasyon geometrileri
olusturuldu. Bu simiilasyon geometrisinin validasyonunu saglamak iizere,
MCNPX simiilasyon kodu ile gerceklestirilen kiitle zayiflatma katsayisi 6l¢timleri
standart XCOM verileri ile karsilagtirildi. Olgiimler sonucunda kiitle zayiflatma
katsayilarinin standart XCOM verileri ve MCNPX sonuclar1 arasinda uyum
gozlendi. Bu karsilastirmalar grafikler halinde sunuldu.

BT anatomik bolgeleri ile ilgili incelemelerde beyin bélgesindeki dlciimlerde
beyin ¢api arttirilarak olgtimler gerceklestirildi. Toraks bodlgesinde meme
dokusunun c¢api arttirilarak radyasyon zayiflama miktarina etkisi arastirildi.
Abdomen bolgesinde ise karin boélgesindeki yaglanmanin radyasyon
zayliflamasina etkisini arastirmak tlizere yag kalinlig1 arttirilarak dl¢timler alindi.
Anatomik boélgelerin dl¢iimlerinde, yag dokusu kalinliginin artmasi ile bélgenin
radyasyonu zayiflatma etkisinin arttifl, detektorlere ulasan doz miktarinda
azalma oldugu sonucuna ulasildi. Bu tez c¢alismasinda elde edilen sonuglar
medikal fizik ve tibbi radyasyon uygulamalarinda kullanilabilirlik ag¢isindan
faydal olabilir.

Anahtar Kelimeler: Bilgisayarli tomografi, Monte Carlo yontemi, MCNPX, kiitle
zayiflatma katsayisi, absorbe doz.

2018, 102 sayfa
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ABSTRACT
M.Sc. Thesis

INVESTIGATION OF RADIATION MASS ATTENUATION COEFFICIENTS OF
ANATOMICAL REGIONS AND ORGANS IN COMPUTERIZED TOMOGRAPHIC
SCANS BY USING MONTE CARLO METHOD

Elif Ebru ALTUNSOY

Siileyman Demirel University
Graduate School of Natural and Applied Sciences
Department of Physics

Supervisor: Prof. Dr. iskender AKKURT

Researches on radiation interactions occurring in living organs have always
been an important issue in the field of radiation physics and medical physics. In
this thesis study, the mass attenuation coefficients of some of the tissues were
calculated by selecting one organ from the brain, thorax and abdominal
anatomical regions from the CT images. In addition to these tissues, the mass
attenuation coefficient of fat tissue is calculated; to determine the relationship
between radiation reduction rates of anatomical regions and fat tissue
thickness. For all these measurements, simulation geometries were generated
by using the MCNPX program, which is also a general purpose Monte Carlo code.
The mass attenuation coefficient measurements performed were compared
with standard XCOM data to ensure validation of this simulation geometry. As a
result of the measurements, the agreement between the standard XCOM data
and the MCNPX results of the mass attenuation coefficients was observed. These
comparisons were presented in graphs.

In brain CT anatomical regions, the diameter of the brain region was increased
and measurements were made by increasing the brain diameter. The diameter
of the breast tissue was increased in the thorax region and the effect of radiation
attenuation was investigated. In the abdominal region, the fat thickness was
increased and the measurements were taken to investigate the effect of fat in
the abdominal region on radiation reduction. In the measurements of
anatomical regions, the increase in fat tissue thickness results in an increase in
the attenuation effect of the radiation and a decrease in the amount of dose
measured by the detectors. The results obtained in this thesis may be useful for
medical physics and medical radiation applications.

Keywords: Computed tomography, Monte Carlo method, MCNPX, mass
attenuation coefficient, absorbed dose.

2018, 102 pages
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1. GIRIS

Diinya iizerinde yasayan canlilar her an radyasyona maruz kalmaktadir.
Radyasyona maruziyetin kaynag81 dogada kendiliginden var olan dogal
radyasyonlar olabildigi gibi, insanlar tarafindan iiretilen yapay radyasyon

kaynaklar1 da olabilmektedir.

Son yillarda é6zellikle Diinya Saghk Orgiiti’'niin ve radyasyonla ilgili calismalar
yapan diger kuruluslarin ALARA (As Low As Reasonably Achievable) prensibine
verdikleri 6nem ve medikal calismalarda radyasyon dozunun 6neminin
vurgulanmasi, bu alanda radyasyon arastirmalarinin hiz kazanarak artmasini

saglamistur.
1.1.Atom

Maddeler atomlardan, atomlar ise proton, nétron ve elektronlardan olusurlar.
Pozitif yikli proton ve yiliksiiz olan nétronlar atomun c¢ekirdeginde
konumlanmistir ve atomun Kkiitlesinin biiytik bir bolimiini ¢ekirdek kismi
olusturur. Cekirdegin cevresinde ise notron ve protonlara gore ¢ok daha hafif
olan ve negatif elektrik yiikiine sahip elektronlar bulunmaktadir. Bu elektronlar
cekirdegin cevresinde, belirli yoriingeler lizerinde dénme hareketi yapmaktadir.
Orbit ad1 verilen yoriingeler en fazla 7 tane olabilmekte (Sekil 1.1) ve atomun
cekirdeginden disina dogru K (n:1), L (n:2), M (n:3), N (n:4), O (n:5), P (n:6) ve Q

(n:7) harfleri ile sembolize edilmektedirler (Hendee ve Ritenour, 2002).
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Sekil 1.1. Atomun yapisi



Atomun her bir yoriingesinin tasiyabilecegi maksimum elektron sayisi;

202 (1.1)

formiilu ile hesaplanir. Burada n her bir yoriingenin kuantum numarasini temsil
etmektedir. Ornegin K yoriingesinde en fazla (2.12) 2 elektron, L yoriingesinde
en fazla (2.22) 8 elektron ve M yoriingesinde en fazla (2.32) 18 elektron

bulunabilmektedir.

Atomun en dis yoriingesinde bulunan elektron sayisi, atomun kimyasal ve
manyetik 6zelliklerini belirlemede etkilidir. Notr bir atomun en dis yoriingesi
alabilecegi elektron sayisina gore tam olarak dolmamissa veya bu yoriingede
bulunan elektronlarin toplam sayisi tek ise, bu atom kimyasal olarak daha
reaktif ve manyetik 6zellik gosterebilir. Bunun aksine, son yoriingesi tam dolu

olan atomlar ise, kimyasal olarak kararl yapidadir.

Atom c¢ekirdegindeki protonlarin pozitif c¢ekim kuvveti, negatif yuklu
elektronlar1 yoériingelerinde tutmayi saglamaktadir. Bir elektronu bulundugu
yoriingeden koparabilmek i¢in cekirdek tarafindan uygulanan ¢cekimi yenecek
kadar bir kuvvet uygulamak gerekmektedir. Bu baglanma enerjileri atomun i¢
yoriingelerine dogru gittikce yani c¢ekirdege yaklastikca artmaktadir. Dis
yoriingelerde elektron baglanma enerjisi yaklasik birkag elektron volt iken, bu
enerji i¢ yoringelere dogru gittikce artmakta ve en i¢ yoriingede binlerce

elektron voltu bulmaktadir.

Bir atomun yoériingesinde bulunan elektrona carpan parcacik veya fotonun
enerjisi, eger elektronun baglanma enerjisinden fazla ise, bu enerji yoriingedeki
elektronu koparir ve bu yoériingede olusan boslugu da bir st yoriingedeki
elektron alt yoriingeye gecerek doldurmaktadir. Yoriingeler arasindaki
potansiyel enerji farki ultraviole (UV) veya karakteristik X-1s1n1 gibi yollarla
disariya aktarilir veya atomun dis yoriingelerinden bir elektronun disariya
atilmasi icin bu enerji farki kullanilir. Atomun i¢ yoriingelerinden koparilan bir

elektron sonucu olusan boslugun dis yoriingelerdeki bir elektron ile



doldurulmasi sonucunda meydana gelen enerji farki karakteristik radyasyon
olarak aciga cikabilir (Sekil 1.2 a) veya bu enerji farki dis yoriingelerinden bir
elektron sokiilmesine (Auger Elektron) sebep olabilir (Sekil 1.2 b).

-69.51—___

"—Nl
Tungstein
(W)
K

69,51 - 2,8 = 66,71 keV Karakteristik Radyasyon

L M Auger Elektron
69,51 - 2,8 = 66,71 keV
66,71 - 2,8 = 63,91 keV

Sekil 1.2. (a) Elektron enerji farklar1 sonucu meydana gelen karakteristik
radyasyonun olusumu ve (b) Auger Elektronun olusumu

K yoriingesinden koparilan elektronun boslugu L yoriingesindeki bir elektron
ile doldurulmus ve bunun sonucunda karakteristik radyasyon meydana gelmis
ise bu kg ile gosterilmektedir. Bu bosluk eger daha st yoriingelerdeki
elektronlar ile doldurulursa bu durum kg ile gosterilmektedir (Sekil 1.3).
Yoriingeler arasindaki enerji farki uzaklikla orantili oldugundan kg daha

enerjiktir.

Sekil 1.3. Karakteristik radyasyon olusumu



Atom yoriingelerinden c¢ekirdege en yakin olan K yoringesinden cikan enerji
hastanin dokularin1 gecgebilecek kadar ytuksektir, c¢ekirdekten uzaklastikca
yorungelerin enerjileri de azalmaktadir ve bu diisiik enerjiler X-1s1m1 tipiiniin

penceresine yerlestirilen filtreler tarafindan tutulmaktadir (Tuncel, 2012).

1.2. Radyasyon Kavrami

Bir atomdan salinan elektromagnetik par¢a veya dalga seklindeki enerjiye
radyasyon denir. Sekil 1.4‘deki elektromanyetik spektruma bakildiginda
radyasyonun iyonlastirici ve iyonlastirici olmayan radyasyon seklinde
siniflandirildig1 ve bu siniflamada radyasyonun tasidigl enerjinin veya dalga

boyunun etkili oldugu gorilmektedir.
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Sekil 1.4. Elektromanyetik spektrum

Elektromanyetik dalgalar genlik, dalga boyu (A), frekans (v) ve hiz ile
karakterize edilmektedir. Dalga boyu, bitisik dongililerde 06zdes noktalar
arasindaki mesafedir. Genlik ise dalganin yogunlugu olarak ifade edilmektedir.
Frekans, birim zaman basina tam dalga titresimlerinin sayisidir. Bir dalganin
hizi, dalga boyu ve frekansin ¢arpilmasi ile hesaplanir. Dalga hizinin buyiikligi,

dalganin frekansina ve gectigi maddenin yogunluguna baghdir.



Vakumlu bir ortamda tiim elektromanyetik dalgalarin hizi, c ile gosterilen bir

sabite esittir ve

c=A.v (1.2)

ile formiilize edilir. X-1s1nlan i¢in dalga boyu genellikle nanometre (nm)
cinsinden (1 nm = 10 m) ve frekansi1 da Hertz (Hz) cinsinden ( 1 Hz= 1 s1)

ifade edilmektedir.

En uzun dalga boyuna sahip olan ve dolayisiyla cesitli elektromanyetik
radyasyon tiirlerinde en dustk frekansa ve enerjiye sahip olan radyo dalgalar,
elektromanyetik spektrumun bir ucunda yer alirken; en yiliksek frekansa ve
enerjiye sahip olan X-1sinlar1 ve gama i1sinlar1 elektromanyetik spektrumun

diger ucunda yer almaktadir.

Radyo dalgalari, mikro dalgalar ve goriinir 1s1k yiiksek dalga boyuna ve diisiik
enerjiye sahip iyonlastirici olmayan radyasyonlardir. Iyonlastirici olmayan
radyasyonlarin diisiik enerji seviyesine sahip olmalari, maddenin atomlarinda
titresim etkisi yapmakta ve bu da maddelerde bir miktar 1s1 artisina sebep
olmaktadir. Elektromanyetik spektrumda yiiksek enerji, diisiik dalga boyu
ozelligine sahip olan X-isinlar1 ve gama i1sinlar1 ise iyonlastirici radyasyon
grubuna girmektedir. Yiiksek enerji seviyeleri ve dalga boylarinin kisa olmasi,
maddenin atomlar ile etkilesime girmelerini saglamakta, bu durum da canlilar

tizerinde olumsuz sonuclarin gézlenmesine neden olmaktadir.

Foton, elektromanyetik radyasyonun en kigtk birimidir. Kiitlesi yoktur ve her

fotonun enerjisi;
E= hv (1.3)
ile hesaplanmaktadir. Burada E fotonun enerjisini, h Planck Sabitini

(6.626x1034]/s) temsil etmektedir. Tanisal radyolojide fotonun enerjisi

genellikle kilo-elektron-volt (keV) cinsinden ifade edilir. 1 eV; 1 Vluk bir



potansiyel fark boyunca hizlandirilan elektron tarafindan alinan enerjidir

(Dance vd. 2014).

1.2.1. Radyasyonun Tarihgesi

Alman fizik profesérii Wilhelm Conrad Roentgen, X-1sinlarin1 Kasim 1895’'de
laboratuvarinda Crook vakum tiipt ile ilgili ¢calismalar yaparken, bir rastlanti
sonucu bulmustur. Roentgen, Crookes tiiptinde katot 1sinlarinin etkilerini daha
saghkll gozlemleyebilmek adina tiipti bir fotograf plagiyla Ortmis ve
laboratuvarini da karartmisti. Tiipe yiiksek gerilimli elektrik akimi
uyguladiginda, tipten wuzakta durmakta olan baryum platinsiyanir
kristallerinde floresans etki gozlemledi. Bu parlama etkisi, kristali Crook

Tuptine yaklastirdiginda artmaktaydi.

Tup ve kristal arasina yerlestirdigi maddeler ile gézlemler yapan Roentgen,
araya konulan materyallere baglh olarak parlamanin siddetinin degistigini tespit
etti. Tup ve kristal arasina kursun yaprak koydugunda ise parlama
kayboluyordu. Bu c¢alismalar1 haftalarca sirdii. Calismalarinda goriintu
olusturmak icin fotograf plagindan faydalanan Roentgen, 22 Aralik 1895
tarihinde, esi Berta’nin elini fotograf plagina yerlestirdi ve fotograf plagini
banyolama islemi sonucu esinin el kemikleri ve parmagindaki yiiziigii plakta
ortaya ¢ikti. Bu goriinti, ilk radyogram olarak tarihe ge¢mistir (Sekil 1.5).
Roentgen buldugu bu i1sina “bilinmeyen” anlamina gelen X-isinlari ismini

vermistir. W. C. Roentgen, 1901 yilinda ilk Nobel Fizik 6diiltint almistir.



Sekil 1.5. Ik X-151n1 goriintiisii; Anna Bertha Roentgen’in eli (Kaya vd., 2013)

X-1sinlart Aralik 1895'de tip alaninda ilk kez kullanildi. Bacagina kursun
saplanan bir hastanin X-151n1 ile goruntiisu elde edilerek kursunun yeri tespit
edilmistir. Bu gelismelerden yaklasik li¢ ay sonra 1896’da, Henri Becquerel,
Uranyum elementi iizerinde yaptif1 c¢alismalar sirasinda radyoaktivite
kavramin1 kesfetti. Roentgenin X-isinlarini, Becquerel’in de radyoaktiviteyi
kesfetmesinden bu yana tipta Ozellikle onkoloji ve radyoloji alanlarinda

muazzam gelismeler yasanmis ve yasanmaya da devam etmektedir.

1.2.2. Dogal - Yapay Radyasyon

Radyasyon dogada kendiliginden var olup olmamasina gore dogal ve yapay
radyasyon olarak ikiye ayrilir. Dogal radyasyon kaynaklari, toplam radyasyon
kaynaklarinin buyiik bir kismini olusturur (Sekil 1.6). Dogal kaynaklar, dogada
kendiliginden radyoaktif 6zellik gosteren kaynaklardir. Radyoaktif kaynaklarda
atom cekirdegindeki toplam proton ve nétron sayilari arasindaki fark bir enerji
fazlalig1 meydana getirir. Bu fazla enerji; gama 1s1ni, alfa ve beta parcaciklari,
pozitronlar, nétronlar gibi farkli radyasyon cesitleri ile atilir. Fazla enerjiye
sahip olan c¢ekirdek, bazi durumlarda bu enerjisini yoriingesinde bulunan
elektronlara da aktarabilir. Bu durumda X-1s1in1 salinimi meydana gelmektedir.
Sonug olarak X-1sinlar1 diger radyasyon tiirlerinin aksine, atomun ¢ekirdeginden

degil, yoriingelerinden salinan bir radyasyon tiirtidiir.
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Dogal radyasyon kaynaklarina oérnek olarak kozmik isinlar ve radyoaktif
elementler gosterilebilir. Radyum elementinin bozunmasi sonucu olusan Radon
gazi, dogal radyasyon kaynaklarinin oranina biiyiik katk: saglamaktadir. Ayrica
bazi yiyecek ve mineraller radyoaktif atom igerebilirler. Bu durum sonucunda
da insanlarin tiikettikleri yiyeceklerden radyasyon maruziyeti meydana

gelebilmektedir.

Kozmik
%16

Gama isinlari A

%19

Radon
%55

Viicut igi—
isinlamalar
%10

Sekil 1.6. Dogal radyasyon kaynaklar tarafindan maruz kalinan dozlarinin
yuzdesel oranlari

Toplam radyasyon maruziyetinin %Z21’i tibbi 1s1nlamalar, niikleer endiistri gibi
yapay radyasyon kaynaklarindan gerceklesmektedir. Insan iiretimi olan bu
kaynaklara ornek olarak X-isim1 tiipleri verilebilir. X-1s51n1 tiipleri, istenilen
enerjiye sahip ve siddeti istenildigi sekilde ayarlanabilen X-1sinlarinin
tretilmesinde kullanilan aygitlardir. Sekil 1.7’de yapay radyasyon kaynaklarinin

maruz kalinan radyasyon dozuna yiizdesel kaykilar1 gosterilmektedir.
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Sekil 1.7. Yapay radyasyon kaynaklar1 tarafindan maruz kalinan dozlarinin
ylizdesel oranlari

1.2.3. Parc¢acik Radyasyonu

Radyasyonu genel olarak iki sekilde siniflandirmak mimkiindiir: pargacik
radyasyonu ve dalga tipi radyasyon. Kiitle, enerji ve bir hiza sahip olan
radyasyona parg¢acik radyasyonu denir. Proton ve noétronun kiitleleri birbirine
yakindir; protonun kiitlesi mp= 1,673x10%2” kg ve notronun kiitlesi
my=1,693x10-27 kg. Elektronlarin kiitlesi ise proton ve notronlarin kiitlelerinden
yaklasik 2000 kat daha kii¢iiktir; me=9,11x10-31 kg. Proton, noétron ve
elektronlarin yiikleri sirasiyla +1, 0 ve -1'dir (Kelsey vd., 2014).

1.2.4. Iyonize Edici ve Iyonize Edici Olmayan Radyasyon

Parcacik ve dalga tipi radyasyonlari da kendi aralarinda iyonize edici 6zellikleri
olup olmamasina gore iki gruba ayirmak miimkiindiir. Bir atomdan elektron
koparilarak elektron sayis1 proton sayisindan bir eksik duruma getirildiginde,
atom bir elektrik yiikii kazanir. Bu olaya iyonlasma denir. Iyonize edici (yiiksek
enerjili) radyasyon, atomlardan elektron koparma yetenegine sahiptir. Iyonize
radyasyon Sekil 1.8'de de goriildiigii gibi elektromanyetik ya da parcacik

radyasyon seklinde olabilir.
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Sekil 1.8. Iyonize radyasyon

1.3. Radyoaktif Bozunmalar

Radyoaktivite; kararsiz haldeki cekirdeklerin kararli hale gegebilmek icin
radyasyon yayimlamasi olayidir. Bu kararlilik, ¢ekirdegin proton ve nétron
sayilari ile iliskilidir. Proton ve nétron oraninin 1’e yakin olmasi durumunda bu
kararlilik saglanmaktadir. Kararsiz ¢ekirdeklerin kararli yapiya gecebilmek i¢in
sergiledikleri U¢ temel bozunma tiirii vardir ve bunlarin yanisira nétron

bozunmasina da ugrayabilirler.

1.3.1. Alfa Bozunumu

Alfa parcaciklari, radyoaktif cekirdeklerin bozunumu sirasinda yayilir. Bir alfa
parcacigl 2 proton ve 2 notrondan olusur (net yiikii +2’dir). Helyum cekirdegi
olarak da adlandirilmaktadir (Sekil 1.9). Alfa bozunumu, genelde kiitle numarasi
biiytik (>190) ¢ekirdeklerde goriiliir. Pozitif ytkli olan alfa parcaciklari, bir
maddedeki elektronlarla etkileserek, yolu boyunca karsilastigi atomlari iyonize
eder. Bu etkilesimler neticesinde alfa pargaciklarinin, biiylik miktarda enerji
kaybetmeleri ve agir kiitleleri sebebiyle havadaki penetrasyonlari yalnizca

birkag santimetre ve insan derisinde ise en fazla 20-40 mikron ile sinirhdir.

10
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Sekil 1.9. Alfa bozunumu

1.3.2. Beta Bozunumu

Ug tip beta bozunumu vardir. Her birinde cekirdegin kiitle numarasi sabit
kalirken, proton sayisi ve notron sayisinda birer birim degisiklikler meydana
gelmektedir. Ayrica, nétrino ve antindtrino adi verilen, kiitlesiz ve yiiksiiz
parcaciklarin emisyonlar1 her beta bozunumu sonucunda goézlemlenmektedir.
Notrino ismini Fermi'nin verdigi parcaciklari, ilk kez 1930 yilinda Pauli

onermistir.

Bir radyontiklid, ¢ekirdeginde fazla miktarda nétron bulundurmasindan dolay:
kararli degil ise, denge durumuna ulasabilmesi i¢in ¢ekirdegindeki nétronlardan
birini bir proton ve bir elektrona ¢evirir. Olusan bu proton ve elektronlardan,
proton ¢ekirdekte kalirken elektron hizla ¢ekirdegin disina atilir. Bu olay -
bozunumu olarak adlandirilir (Sekil 1.10). Cekirdekten disariya gonderilen
yuksek hizli elektron ise - parcacigl veya negatron olarak isimlendirilir. Sonug
olarak, radyoniiklidin atom numarasi bir birim artar fakat kiitle numarasinda

bir degisim gézlenmez.
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6 proton, &notron 7 proton, 7 notron  Antindtrino  Elektron

=P te =V
aX - 4V + B~ +V

Sekil 1.10. B-bozunumu

Radyoniiklidin cekirdegi, proton miktarinin fazla olmasi veya bir ndtron
eksikligi nedeniyle stabil durumda degilse, protonlardan biri bir nétrona ve bir
pozitrona doniisiir. Bu olaya *bozunumu denir (Sekil 1.11). Pozitron ¢ekirdek
disina atilirken, notron c¢ekirdegin icinde kalir. Pozitron emisyonu yapan

radyontiklidin kiitle numarasi degismezken atom numarasi bir birim azalir.

Karbon'1o Boron-10

w

,—» +‘++

é proton, 4 ndtron S proton. 5 notron Notrino Pozitron
p—o>n+e +v
A A + 7
X - ;9Y+ BT+ v

Sekil 1.11. B*bozunumu

Cekirdek, asir1 proton miktar1 sebebiyle dengesiz ise atomun K ve L
orbitallerindeki c¢ekirdege yakin elektronlardan biri c¢ekirdek tarafindan
yakalanir. Bu elektron, cekirdekteki bir protonla birleserek bir notron ve
notrino Uretir. Bu olaya elektron yakalama denir (Sekil 1.12). Sonucta

cekirdekten herhangi bir parcacik yayilmaz. Atom sayisinda bir azalma
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meydana gelir ancak beta bozunumlarinda da oldugu gibi elektron yakalama
olayr sonucunda da kiitle numarasi degismemektedir. I¢ yériingelerden
cekirdege gecen elektronun boslugunu, dis yoriingelerdeki bir elektron
doldurur ve bunun sonucunda da karakteristik X-151n1 yayilmasi meydana

gelmektedir.

Karbon-11 Boron:1

%

6 proton, 5notron Elektron 5 proton, énotron Notrino

+ @

p+e ->n+v
X+e > ,4X+ v

Sekil 1.12. Elektron yakalama

Beta parcaciklari, alfa parcaciklarina gore yaklasik 8000 kat daha hafiftir. Beta
pargaciklar, alfa parcaciklarinda oldugu gibi madde ile etkilesime girdiklerinde
iyonizasyona neden olurlar ancak distik ytikleri sebebiyle alfa parcaciklarina
gore iyonlastirma Ozellikleri daha azdir. Madde icindeki penetrasyonlar: ise

hafif olmalar1 sebebiyle, alfa parcaciklarina kiyasla daha fazladir.

1.3.3. Gama Emisyonu

Radyoaktif bir ¢ekirdegin bozunumu sonucu her zaman kararl yapiya gecmesi
miumkiin olmayabilir. Bazen ¢ekirdek bozunumu ile yar1 kararli hale gecer.
Cekirdegin sahip oldugu fazla enerji daha sonra gama 1sinimi olarak atomun
cekirdeginden yayilir (Sekil 1.13). Bu emisyon sonucunda ¢ekirdegin atom ya da
kiitle numarasinda herhangi bir degisim olmamaktadir. Dalga formunda olan

gama 1sinlarinin penetrasyonlari, alfa ve beta parcaciklarindan daha fazladir.
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Gama 15mmn

3

Sekil 1.13. Gama emisyonu

1.4. Radyasyonun Madde ile Etkilesimi

X-1s1n1 ~ fotonlari, maddenin  icinden gecerken farkli  davraniglar
sergileyebilmektedir. Fotonlar madde ile hi¢ etkilesmeye ugramadan maddeden
gecebilirler ki bu penetrasyon olarak adlandirilmaktadir, madde tarafindan
sogurularak enerjisini maddeye aktarabilir ya da maddenin atomlarinda
sacilmaya ugrayarak yon degistirebilirler. Ateniiasyon, fotonun madde
icerisinde sogurulma veya sacilmaya ugramasidir. Ateniiasyon maddenin
yogunlugu, kalinlig1 ve atom numarasi ile dogru orantil;; fotonun enerjisi ile ise

ters orantilidir.

Fotonlar madde igerisinde ilerlerken karsilastiklar1 elektronlara enerji
aktarirlar ve enerjilerinin yeterli olmasi durumunda bu elektronlarn
yoriingelerinden sékerler. Bu olaya iyonizasyon denir. Iyonizasyonun
sonucunda, elektron kaybetmis pozitif yiiklii bir atom ve serbest halde yeni
etkilesimler yapma yetenegi olan elektron olusmaktadir. Serbest halde bulunan
elektronlar yeni iyonizasyonlara neden olurlar ve yliksek enerjili bir elektronun
cok sayida iyon cifti olusturma ihtimali vardir. Bu olaya sogurulma denir.
Sacilma ise, fotonlarin madde igerisinde ilerlerken atomlarla etkilesmeleri

sonucunda yon degistirmesidir.

Radyolojik goriintiilerin olusturulmasinda temel prensip sogurulma olayidir.
Sogurulma goriintiiniin kontrastini arttirir fakat hastanin aldigi dozun da

artmasina neden olmaktadir. Sagilmalar ise hem gorintii kontrastini
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diisiirmekte hem de hastanin aldig1 dozun artmasina sebep olmaktadir. Gériinti
elde etmede temel prensip hastanin aldig1 dozu en alt seviyede tutarak en iyi

goruntiiyl elde etmeye calismaktir (Bor, 2016).

X-1s1nlarinin madde ile etkilesim tirlerini; Fotoelektrik Etki, Klasik (Rayleigh,
Kohorent) Sacilma, Compton Sa¢ilmasi ve Cift Olusumu seklinde siralamak
mimkindir. Diyagnostik radyoloji acgisindan en onemli etkilesimler
Fotoelektrik Etki ve Compton Sag¢imasidir. Klasik sag¢ilmanin diyagnostik
radyolojideki 6nemi ¢ok sinirli olmakla birlikte ¢ift olusumunun ise yeri yoktur

(Tuncel, 2012).

1.4.1. Fotoelektrik Etki

Fotoelektrik etki diisik foton enerjilerinde gozlemlenen bir siirectir ve
radyografik gorinti olusumu icin meydana gelen en 6nemli etkilesim tiirtidiir.
Bir fotoelektrik etkilesim, X-1s1n1 fotonlarinin maddeden gecerken atomdan
elektron koparmasi ve tiim enerjisini bu iste harcayarak absorbe edilmesini,
kalan enerjisini de koparttig1 elektrona transfer etmesi ile gerceklesmektedir.
Fotoelektrik etkinin gerceklesebilmesi i¢in, yoriingedeki elektronun baglanma
enerjisinin (BE) gelen fotonun enerjisinden daha diisiik olmas1 gerekmektedir.
Cogunlukla atomun i¢ yoriingelerindeki elektronda etkilesme meydana
gelmektedir. Bu sebeple k yoriingesinde olusma olasilig1 diger yoriingelere gore
en fazladir. Yani fotoelektrik etki baglanma enerjisi ile dogru orantilidir (Kelsey

vd., 2014).

Foton tarafindan koparilan elektron, fotoelektron olarak adlandirilmaktadir.
Fotoelektronun enerjisi, gelen fotonun enerjisi ile elektronun baglanma enerjisi

arasindaki farka esittir:

KEe = Efoton — BEe (1'4)

Burada KE. fotoelektronun enerjisini, Efoton gelen fotonun enerjisini, BE- ise

elektronun baglanma enerjisini temsil etmektedir.
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Fotoelektron olusumu sonucu kendi yoriingesinde meydana gelen bosluk, tist
yoriingelerdeki elektronlar tarafindan doldurulur. En dis yoriingeye kadar
devam eden bu olayda her seferinde yoriingeler arasindaki enerji farki kadar
karakteristik X-1s1m1 foton salinimi meydana gelmektedir (Sekill.14). Bunun
yanisira, yorungeler arasindaki enerji farkindan dolay1 ortaya c¢ikan enersjj,
elektronlarin serbest birakilmasinda da harcanabilmektedir. Bu serbest kalan

elektrona Auger elektronu denir.

Sekil 1.14. Fotoelektrik etki

Fotoelektrik etkilesim olasilifl, gelen fotonun enerjisiyle ters orantilidir.
Fotonun enerjisi azaldik¢a gerceklesme olasilifi artar. Maddenin atom

numarasl ile ise dogru orantilidir. Bu oranlar (Z3/E3) ile ifade edilmektedir.

Fotoelektrik etki, sintigrafik gorintilemelerde, kontrast maddelerde ve
ozellikle kemik dokusunda en fazla goriilen etkilesim tiirtidiir. Fotoelektron
atomdan ayrildiginda atomu iyonize etmis olur ve sahip oldugu bu enerjiyi,
dokudaki diger atomlar iyonize ederek kaybeder. Boylece hastanin aldig1 dozu

da arttirmaktadir (Sherer vd., 2018).

1.4.2. Klasik (Rayleigh) Sacilma

Diisiik foton enerjilerinde (<10 keV) meydana gelen elastik ¢carpismadir. Gelen
fotonun yonii degisir ancak atoma net bir enerji aktarimi olmamaktadir. Foton

enerjisinin ¢ok kiigiik bir kismini kaybeder. Elastik ¢arpisma sonucu meydana
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gelen sacilim genellikle fotonun gelme yoniiyle ayni yondedir fakat enerji
azaldikca sa¢ilma agisi artar (Sekil 1.15). Bunun yani sira, Rayleigh sac¢ilim orani
artan X-1s51n1 enerjisi ile hizla azalir ve 50 keV listiinde tanisal alanda ihmal

edilebilir diizeye gelmektedir.

/ - @~
\<\
| 1 | ' ,‘ 'K )L ‘M

Sekil 1.15. Klasik sagilma

1.4.3. Compton Sac¢ilmasi

Compton etkilesimi bir foton ve bir yoriinge elektronu arasindaki etkilesimi
icermektedir. Compton olayinda, atoma ulasan foton atomun dis
yorungelerinden bir elektron kopartir, foton ise yon degistirerek ve elektron
koparmasi sirasinda enerji kaybederek yoluna devam eder (Sekil 1.16).
Compton etkilesiminin dis yoriingedeki elektronlarla gerceklesmesi, baglanma
enerjisi dusuk elektronlarla olustugunu gostermektedir. Bu elektronlar birkag
elektron voltluk baglanma enerjisine sahiplerdir. Bu yoriingelerden sokiilen

elektronlara Compton elektron denir.
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Sekil 1.16. Compton sagilmasi

Compton sacilmasinda gelen fotonun enerjisi kopardig1 elektronun baglanma
enerjisinden ¢ok daha yiiksektir. Foton, elektron kopartirken enerji kaybeder.
Bu kaybettigi enerjiden geriye kalan enerjinin de bir b6liimii kopan elektrona
aktarilirken geriye kalan biiylik kismi da sagilip yon degistirerek yoluna devam
eden fotona aktarilir. Bu durumda gelen fotonun enerjisi; koparilan elektronun
baglanma enerjisi, koparilan elektrona aktarilan enerji ve sacgilan fotonun
enerjisinin toplamina esittir. Compton etkilesim olasiligi ortamda bulunan

elektron sayisi ve gelen fotonun enerjisi ile dogru orantili olarak artmaktadir.

Compton olay1 sonucunda sagilan fotonun enerji diizeyine bagh olarak dokuda
ayni olaylarin tekrarlanmasi olasidir. Ayni zamanda sacilan fotonlar film veya
dedektorlere ulasarak radyografik goriintiide giirtiltii olusmasina yani gorinti
kalitesinin diismesine sebep olabilmektedir. Ayrica Compton sag¢ilmasina
ugrayan ve dedektorlere ulasamayan fotonlar da sistem tarafindan sanki
sogurulmus gibi algilanip yorumlanir ve bu da goriintliiniin dogrulugunu
olumsuz etkilemektedir. Dozimetrik islemlerde de sagillan fotonlarin
saptanamamasi radyasyon doz hesaplamalarinin dogrulugunu tehlikeye

sokmaktadir (Tuncel, 2012).
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1.4.4. Cift Olusumu

Cift olusumu, ancak gelen foton enerjisi en az 1.02 MeV olmasi durumunda
meydana gelmektedir. Gereken bu enerji, tanisal radyolojide kullanilan doz
araliginin ¢ok tistiinde oldugundan bu olay tanisal radyolojide rol oynamaz. Cift
olusumunda ytiksek enerjili (>1.02 MeV) foton, ¢ekirdegin yakininda kaybolur
ve enerjisini enerjileri 511 keV olan bir elektron ve bir pozitrona dontstiirtr.
Hemen ardindan pozitron bir elektronla birleserek 511 keV’lik zit yonli

anhilasyon (yok olma) fotonu olarak adlandirilan iki foton yayinlar (Sekil 1.17).

|| | \ / 'K ;L IM

\ l’y I\-. \ // / [

Sekil 1.17. Cift olusumu

Cizelge 1.1'de fotonlarin madde ile etkilesim 6zellikleri tablo halinde verilmistir.

Cizelge 1.1 Foton-madde etkilesimi (Tuncel, 2012)

Fotonun Ortaya Cikan
Etkilesim Tiirii | Foton Enerjisi Etkilestigi y Cikan Foton
: Atomik Parca
Kesim
Sadece yon
Klasik sacilma Diisiik Tiim atom Yok degisir, enerjide
degisiklik olmaz.
Foto?lek_trlk Orta-disiik K-yoriinge Fotoelektron Karakteristik
etkilesim elektronlari radyasyon
Compton Dis yoriinge Compton Yoni degisir,
Orta oo
sacilmasi elektronlar: elektron enerjisi diiser.
. , . Elektron, Yok (hemen
Cift olusum Yiiksek Cekirdek yakini pozitron sonra iki foton)
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Diisiik enerjilerde toplam zayiflatma Kkatsayisi ¢ok yiliksek olmakla birlikte,
disiik enerjili 1sinlarin ¢ogu hastalar tarafindan absorbe edilir. Yiiksek
enerjilerde, Compton sa¢ilmasi baskin hale gelir ve bu durum kontrastin
diismesine ve goriintii bulanikligina sebep olur. Tanisal radyolojide en uygun
goruntileme aralign 50 ile 80 keV araligindadir ancak bazi uygulamalarda

(6rnegin bilgisayarl tomografi) doz 150 keV’e kadar c¢ikabilmektedir.

1.5. Radyasyon Birimleri

1975 yili Oncesinde radyasyon birim sistemi olarak klasik birimler
kullanilmaktaydi. Ancak 1975 yilinda SI (system international) birim sistemi

tanimlandi ve kabul edilen bu yeni birimlere SI birimleri ad1 verildi.

Radyasyonun madde ile etkilesim olaylarinda ve ortamda yayilmasinda;
radyasyonun tiri, enerjisi, siddeti gibi farkli parametreler 6nem teskil
etmektedir. Bu parametrelerin 6lglimlerinde, havada olusturduklar: iyonizasyon
ve madde ile etkilesimleri sonucu maddeye aktardiklar1 enerjilerin saptanmasi

temel prensiptir.

1.5.1. Ekspojur (X)

Ekspojur terimi, radyasyonun enerjisini, miktarini veya yogunlugunu agiklamak
icin kullanilan bir terimdir. Radyasyonun, havanin birim kiitlesinde meydana
getirdigi elektronlarin toplamidir yani havadaki iyonizasyonun o6lg¢itiidiir. SI
sisteminde birimi Coulomb/kg’dir. Klasik sistemde ise rontgen (R) ile temsil
edilmektedir. 1 R = 2.58x10-4C/kg ‘dir. Ekspojur, kaynak ve hedef arasindaki

mesafenin karesi ile ters orantili olarak azalmaktadir.

1.5.2. Kerma

Kerma, bir malzemenin birim kiitlesi basina yiiksiiz radyasyon (foton veya
notronlar) tarafindan serbest birakilan biitiin yiikli parcaciklarin toplam

kinetik enerjisi olarak tanimlanmaktadir. Birimi | /kg'dir (Turner, 2007).
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1.5.3. Absorbe Doz (D)

Ekspojur bir alandaki radyasyon enerjisini tanimlamaktadir. Doz, herhangi bir
radyasyon tiirii i¢in ortam tarafindan sogurulan enerjinin miktarinin
belirtilmesinde kullanilan terimdir. Absorbe doz ise, bir maddenin birim
kiitlesinde sogurulan radyasyon enerjisidir. SI sisteminde birimi, Gray (Gy),
klasik sistemde ise rad (radyasyon absorbsiyon dozu)’dir. Gy, J/kg olarak ifade
edilmektedir. 1 Gy = 100 rad’a esittir.

Sogurulan doz radyasyonun enerjisine ve soguran maddenin yogunlugu, atom

numarasli gibi 6zelliklerine baghdir.

D=E/m (1.5)

Burada E; sogurulan enerjiyi, m; maddenin kiitesini ve D; absorbe doz miktarini

gostermektedir.

Radyolojide absorbe edilen doz, bir hastanin bir diagnostik goriintileme
prosediirii sirasinda aldig1 iyonize radyasyon miktarin1 belirtmek igin
kullanilabilir. Viicuttaki anatomik yapilar radyasyonu farkli absorbe etme
ozelliklerine sahiptir. Bir yapi tarafindan absorbe edilen enerji miktari, o
yapinin icerdigi dokularin atom sayisina (Z), dokunun kiitle yogunluguna
(kg/m?3) ve radyasyonun enerjisine baghdir. Absorbsiyon, atom sayisi ve kiitle
yogunlugu arttikca artar ve foton enerjisi arttikca azalir. Bu nedenle, diisiik
enerjili fotonlar, yiiksek enerjili fotonlara kiyasla biyolojik doku gibi bir

malzemede daha kolay absorbe olmaktadir.

Radyasyona maruz kalmanin biyolojik sonuglarini belirlemede doz 6l¢giimii tek
basina yeterli degildir. Diger bir deyisle, doz viicut tarafindan absorbe edilen
enerjiyi 6lcmek icin kullanilabilir fakat bu enerjinin viicutta olusturabilecegi

zararlar1 6lcmede veya riskleri belirlemede kullanilamaz.

21



1.5.4. Esdeger Doz (H)

Radyasyon maruziyeti sonrasinda meydana gelen biyolojik sonuclar, sadece
enerji miktarina bagh degil, ayn1 zamanda kisinin maruz kaldig1 radyasyonun
tirtine ve radyasyonun uygulandig1 bolgeye de baghdir. Esdeger doz, farkh
radyasyon tiirlerinin madde ile etkilesimi sonucu meydana gelebilecek biyolojik
etkilerinin gostergesidir. Esdeger doz birimi SI birim sisteminde Sievert (Sv),
eski klasik sistemde ise rem (radiation equivalent man)’dir. 1 Sv = 100 rem, 1
rem = 10 mSv ‘dir. Esdeger doz, sogurulan doz ve agirlik faktoriiniin ¢arpilmasi

ile hesaplanir.

Hr =XrWR.D1gr (1.6)

Burada R radyasyonun tiiriinii gostermektedir. T ifadesi ise doku veya organi
temsil etmektedir. Wrifadesi R tiirtindeki radyasyonun agirlik faktéridiir. Drr
ise, T dokusundaki R agirlik faktorli radyasyon tarafindan absorbe edilen dozu
temsil etmektedir. Hr ifadesi tim bu degerler c¢arpilarak bulunur ve T

dokusundaki esdeger dozu belirtir.

Eger sogurulan doz, farkh tirdeki radyasyonlarin birlesiminden olusuyorsa
formiilde her bir radyasyon tiirti icin ayr1 agirlik faktorti ile hesaplama yapilir ve
biitlin sonuglar toplanarak esdeger doz bulunur. Cizelge 1.2’de radyasyon

tirlerinin agirlik faktorleri verilmistir.

Cizelge 1.2. Radyasyon tiirlerinin agirlik faktorleri (ICRP, 2007)

Radyasyon Tiirii Enerji Araligi Agirhik Faktorleri (Wr)
Fotonlar Tiim enerji araliklarinda 1
Elektronlar Tiim enerji araliklarinda 1
Nétron <10 kv 5
Nétron 10-100 kV 10
Notron 100 kV -2 MV 20
Notron 2-20 MV 10
Nétron >20 MV 5
Proton >20 MV 5
Alfa parcaciklari, agir iyonlar Tiim enerji araliklarinda 20
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1.5.5. Efektif (Etkin) Doz (E)

Etkin doz, hastanin radyografik gorintiilenmesi sirasinda aldig1 toplam
radyasyon dozunun hesaplanmasi ve bodylece total risklerin tahmin edilmesini
kapsamaktadir. Viicuttaki her bir organin radyasyon duyarhligi farklidir ve bu
farklilik her organin kendine 6zgii agirlik faktorlerine sahip olmalarina neden

olmustur.

Etkin doz hesaplanirken her bir organin esdeger doz degerleri ile organlarin
kendilerine 6zgi agirhik faktorleri ¢arpilir ve bu degerlerin toplanmasi ile de

toplam etkin doz degeri ortaya ¢ikmaktadir.

Hg = YXpWr . Hr (1.7)

Hg etkin dozu, T doku ya da organi, Hr dokunun esdeger dozunu, Wrise doku
agirhik faktoriini temsil etmektedir. Etkin doz birimi Sievert'tir. Cizelge 1.3’de

organ ve dokularin agirlik faktorleri verilmistir.

Cizelge 1.3. Doku Agirlik Faktorleri (ICRP, 2007)

Agirhik Faktorleri, Agirhik Faktorleri,
Organ/Doku & ICRP 103 Organ/Doku & ICRP 103

Meme 0.12 Karaciger 0.04
Kemik iligi 0.12 Ozofagus 0.04
Kolon 0.12 Tiroid 0.04
AKkciger 0.12 Kemik Yiizeyi 0.01
Mide 0.12 Beyin 0.01
Gonadlar 0.08 Tiikiirik Bezleri 0.01
Mesane 0.04 Deri 0.01

1.6. X-Isinive Gama Isim1 Zayiflatma Katsayilari

Bir 1sin, hedef maddenin icinden gecerken madde tarafindan absorbe

olacagindan, siddetinde azalma meydana gelmektedir. Bir 1s1nin azalis miktari;
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denklemi ile gosterilmektedir. Burada dlo 1s1n siddetindeki degisikligi, [o gelen
1sinin  siddetini, [ ise maddeden gectikten sonraki 1sin siddetini temsil
etmektedir. Gelen 151n siddetinde meydana gelen bu azalma, gelen 1s1nin siddeti

(Io) ve 151n1n geg¢tigi maddenin kalinhigiyla orantilidir.

loilk siddetinde dt kalinligindaki hedef maddeye yollanan radyasyon demetinin,

151n siddetini dI kadar azaltmasy;

dl = —p.1,. dt (1.9)

ile gosterilir. Burada p hedef maddenin lineer zayiflatma katsayisidir. Buradan;

= Ip.e (1.10)

denklemine ulasilir. Bu ifade “Beer-Lambert Yasas1” olarak adlandirilmaktadir.

1.6.1. Lineer Zayiflatma Katsayisi

Lineer zayiflatma Kkatsayisi;; birim yilizeydeki enerjinin birim kalinlikta

zayiflatilma oranidir.

n= w (1.11)

ile ifade edilmektedir.
Lineer zayiflatma katsayisi, gelen 1sinin enerjisine, icinden gectigi hedef

maddenin kalinligina, hedef maddenin atom numarasina ve yogunluguna

baghdir.
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1.6.2. Kiitle Zayiflatma Katsayisi
Lineer zayiflatma katsayisinin, maddenin 6zgiil agirligina boéliinmesi ile kiitle

zayiflatma katsayisi (um) hesaplanir. Kiitle zayiflatma katsayisi, birim kiitle

basina gelen 1s1n1n zayiflama oranini vermektedir ve

Wy = = (1.12)

p

esitligi ile hesaplanmaktadir. Burada p 1smin icinden gectigi hedef maddenin

yogunlugunu temsil etmektedir.
1.6.3. Atomik Zayiflatma Katsayisi

Birim alanda atom basina diisem zayiflatma oranidir ve

o I=
z|»>

My = (1.13)

ile hesaplanmaktadir. Burada A atomik kiitleyi, N ise Avogadro sayisini temsil

etmektedir.

1.7. Radyobiyoloji

Radyobiyoloji, iyonize radyasyonun canli sistemler iizerindeki etkilesimlerini ve
bu etkilesimlerin sonuglarin1 arastiran klinik ve temel tibbi bilim dahdir.
Radyasyonun doku ve organlar tuzerindeki etkileri, canlinin maruz kaldigi
radyasyonun cinsine ve canli dokuya ulasan doz miktarina gore degisiklik
gosterebilmektedir. Radyasyonun olumsuz etkileri; X-1s1nlari, gama 1sinlari, alfa
ve beta pargaciklari, proton, nétron ve elektronlar gibi iyonlastirici etkisi olan
radyasyon tirlerinde gozlemlenmektedir. Ultraviyole 151k, gorinir 151k,
mikrodalga ve radyo dalgalari gibi dustik enerjili radyasyon tiirleri canli dokuda

iyonizasyonda etkili olmamaktadir.
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Iyonlastiric1 radyasyonun canli organizma iizerindeki etkilerinin olusmasi bir
saniyeden ¢ok daha kisa bir siirede olusmaktadir. Canli organizmayla etkilesime
giren X-151n1 ve gama isinlarinin; enerjilerini aktararak meydana getirdikleri
yuksek kinetik enerji kazandirilmis elektronlar, bu ytiksek enerjilerini ¢evre
dokulara yaklasik 10-8 saniyeden daha kisa bir slirede iyonizasyon, uyarma veya
151 yoluyla aktarirlar. Bunun sonucunda ¢ok miktarda ikincil iyonizasyon olay
baslar ve bu olaylar da yeni elektronlar meydana getirir. Cok kisa siirede
meydana gelen bu fiziko-kimyasal degisikliklere hiicrelerin verdigi yanitlar ise
belirli bir slirenin ge¢mesi sonucu olusmaktadir. Bu siire bazi durumlarda

saatlerle ifade edilirken; bazen giinler, aylar hatta yillar ile ifade edilebilir.

Iyonlastirici radyasyonlarin canli bir organizmada olusturabilecekleri biyolojik
etkilere 6rnek olarak genetik mutasyonlar, somatik mutasyonlar, kanserlesen
hiicreler ve hiicre o6liimleri verilebilir. Bu etkilerin goriilebilmesi i¢in, canh
dokunun iyonlastirici radyasyona maruz kalmasindan sonra, bu enerjiyi
absorbe etmesi ve cevre dokularina da dagitmasi gerekir. Radyasyonun bu genis
yelpazedeki etkileri, bircok parametre tarafindan belirlenmektedir. Dokuya
ulasan dozun enerjisi ve hizi, doza maruz kalma siiresi, dozun cinsi, ortamdaki
kimyasal maddeler ve biyolojik ajanlar gibi parametreleri siralamak

mumkindiir.

Radyasyonun canli organizma iizerindeki etkisini degistiren bazi1 parametreler
vardir. Bunlarin en 6nemlilerinden biri ortamdaki oksijen varhigidir. Radyasyon
maruziyeti sonucu hiicrede meydana gelen serbest radikallerin oksijen
molekiilleri ile etkilesime girmeleri sonucu peroksit radikelleri meydana
gelebilir. Aciga cikan peroksit molekiillerinin canli organizma tlizerinde toksik

etkilerinin oldugu bilinmektedir (Ozalpan, 2001).

Radyasyonun canli dokuda absorbe edilmesi sonucu, hiicre iginde serbest
radikaller ve wuyarilmis halde bulunan molekiiller olusmaktadir. Canli
organizmanin barindirdigl su oraninin yiiksek olmasi, verilen radyasyonun su
molekiillerine ulagsma ihtimalini attirmaktadir. Su molekiillerinin radyasyon ile

etkilesimi sonucu hidroksil (OH-) ve hidrojen (H*) radikalleri aciga ¢ikar. Olusan
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serbest radikallerin canl organizmalar i¢in olumsuz etkisi ise bu radikallerin
hiicrenin komponentlerine baglanabilme yeteneklerinin olmasidir. Serbest
radikallerin birlesmesi ile canlida toksik 6zellikteki hidrojen peroksit (H202)
molekilleri a¢iga ¢ikmaktadir. H202, Deoksiribo Niikleik Asit (DNA) molekiilu
icin de toksiktir. Hiicredeki molekiillerin serbest radikaller ile tepkimeye
girmesi, radyasyonun indirekt etkisi olarak isimlendirilmektedir. indirekt
olarak nitelendirilmesinin sebebi, radyasyonun direkt hiicre komponentlerini

etkilemeksizin, olusan serbest radikaller ile olumsuz etkilerin agiga ¢ikmasidir.

Radyasyonun direkt etkisinde ise radyasyon, hiicrenin molekiillerine (DNA,
enzimler, protein vb.) ulasmasi ile direkt etkilesime girer ve bu molekiiller de

fiziksel veya fonksiyonel kayiplara sebep olmaktadir.

1.7.1. Lineer Enerji Transferi (LET)

Lineer enerji transferi (LET), radyasyon tarafindan yumusak dokuya aktarilan
enerjidir. LET, iyon ¢ifti basina aktarilan ortalama enerjinin ve birim uzunluk
basina iyon ¢iftlerinin sayisinin bir tiriiniidiir. Genellikle keV/pm cinsinden ifade
edilir. Spesifik iyonizasyon (yol uzunlugu basina iyon ciftleri), alfa pargaciklari
gibi agir yiiklii pargaciklar i¢in en uygundur. Alfa partikiilleri, yogun bir sekilde
iyonize edilmis partikil izi birakir (yiiksek spesifik iyonizasyon) ve uzunluk
basina nispeten daha bilyiik miktarda enerji depolar. Alfa pargaciklar1 ve
nétronlar yiiksek-LET radyasyon olarak kabul edilmektedir. Ote yandan, beta ve
fotonlar seyrek iyonize parcacik izi birakir ve birim yol uzunlugu basina
biriktirilen enerji miktar1 da nispeten daha diisiik oldugundan, beta parc¢aciklar
ve X-1s1nlari/gama 1sinlan diisiikk-LET radyasyonlar1 olarak kabul edilir (Kelsey
vd., 2014).

LET, radyasyonun tiiriine ve enerjisine baghdir. Diistik enerjili parcaciklar ayni
tirdeki yiiksek enerjili parcaciklarla karsilastirildiklarinda, daha giigli
etkilesime girdikleri ve daha yliksek bir LET olusturduklari bilinmektedir. Bazi
radyasyon tiirleri ayni doz miktarinda farkl biyolojik etkiler olustururlar. Bu

farkliliklarin sonucunda, radyasyon agirlik faktorleri tamimlanmistir. Cizelge
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1.2‘de verilen agirhk faktorleri diisiik LET'de 1’e esittir ve LET degeri
yukseldikc¢e bu deger 20’yi bulmaktadir (Bor, 2016).

1.7.2. Radyasyonun DNA Uzerindeki Etkisi

Canli organizmada, radyasyon maruziyetine bagli meydana gelen serbest
radikallerin ya da radyasyonun; direkt DNA molekiiliine ulagsmasi sonucu, DNA
cift sarmal yapisinda etkilesimler meydana gelmektedir. Eger bu etkilesimler
DNA molekiiliiniin tek zincirinde meydana gelirse (Sekil 1.18 (a)), DNA onarim
mekanizmalar1 devreye girer ve olusan hasarin onarilmasi mimkiin olabilir.
Ancak hasar DNA'nin iki zincirinde birden goézlemlenirse (Sekil 1.18 (b)), cift
sarmal yapinin bitinliigii bozulur ve hasar onarim mekanizmasinin devreye
girisi engellenecegi icin DNA molekiliinde kalic1 hasar olusabilir. Hasarli DNA
molekiiliine sahip hiicrelerin ¢ogalmasi sonucunda da, hasar tim dokuya veya
organa yayilir. Radyasyonun tiirline, enerji diizeyine ve siddetine bagh olarak;
canli organizmada meydana gelebilecek olan fiziksel degisim ve fonksiyon

kayiplari s6z konusu olabilmektedir.
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Sekil 1.18. DNA molekiiliinde (a) tek zincirde hasar, (b) ¢ift zincirde hasar
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1.7.3. Deterministik ve Stokastik Radyasyon Hasar1

insan viicudundaki somatik (viicut) ve germ (iireme) hiicrelerinin radyasyona
maruziyeti sonucu, radyasyon hasari ortaya ¢ikmaktadir. Somatik hiicrelerinde
meydana gelen radyasyon hasarlari bireysel etki olusturmaktadir, gelecek
nesillere aktarilmaz. Bunun yani sira viicutta bulunan germ hiicrelerinde
meydana gelen hasarlar, gelecek nesillere aktarilir. Somatik etki; deterministik

etki ve stokastik etki olarak ikiye ayrilmistir.

Deterministik etki ve stokastik etki arasindaki temel fark etkilesim seviyesidir.
Deterministik etkiler, doku ve organlari olusturan hiicre seviyesinde meydana
gelen hasarlar ile olusurken; stokastik etkiler, DNA molekiili seviyesinde ve
hiicrelerde meydana gelen hasarlar ile olusmaktadir. Deterministik etkide
dokuyu olusturan hiicrelerde meydana gelen hasar, dokunun islevini yitirecek
kadar biiytk olursa o doku veya organ islevini kaybeder. Stokastik etki ise, germ
hiicrelerinde meydana geldigi durumlarda, gelecek nesillerde bunun sonuglari

kanser veya genetik hastaliklarin teshisi seklinde ac¢iga ¢ikabilmektedir.

1.7.3.1. Radyasyonun Deterministik Etkileri

Radyasyona bagli meydana gelebilecek olan hasarlarin, radyasyonun dozuna ve
bu dozun asilmasina bagh oldugu etkilere radyasyonun deterministik etkileri
denir. Deterministik etkilerde, radyasyonun siddetine gore kisinin sagliginda
meydana gelebilecek etkiler 6nceden bilinir ve radyasyonun siddeti arttik¢a
etkisinde de artis gozlenir. Etkinin olusmasi icin belirli esik degerinin asilmasi
gerekmektedir. Ornegin radyoterapide yiiksek bir dozun tek seferde verilmesi
esik doz degerinin daha diisiik olmasin1 saglarken, dozun fraksiyonlar halinde
verilmesi ve verilis hizinin da azaltilmasi esik degerin daha yiiksek degerlerde

olmasina sebep olmaktadir.

Isinlanan boélgenin hacmi, o hacimde bulunan organ ve dokular, kisinin saghk

durumu gibi parametreler de esik degerini dogrudan etkileyen degiskenlerdir.
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Cizelge 1.4‘de baz1 organlarin deterministik etkiler icin belirlenen esik doz

degerleri verilmistir (ICRP, 1990).

Cizelge 1.4. Yetiskinlerde bazi deterministik degerler icin esik doz degerleri

Tek Zaman Aralikli!
Doku ve Etki Isinlamada Isinlamalarda Yillik Doz EtkininVOrt“aya
Toplam Doz Toplam Hiz12 (Sv/y1l) Cikacag Siire
(Sv) Doz Esdegeri (Sv)
Testisler
Siirekli
6,03 <6 2,0 3 hafta
Kisirhik
Gecici Kisirhik 0,13 GD2 0,4 3-9 hafta
Overler
Kisirhik 33 6,0 >0,2 <hafta
GOz lensi*
Katarakt 0,53 0,53 0,53/y1l >20 y1l
Kemik iligi
Kan hiicre
iiretiminin 0,5 GD >0,4 1-Zay
azalmasi
Deri
Kizarikhik 3-6 30 GD 1 -4 hafta
Deri kayb1 5-10 35 GD 1 - 4 hafta
Gegici sac¢
4 GD GD 2 - 3 hafta
kaybi
Telenjiektazi 10 40 GD > 1yl

GD: Gegerli degil.

1Her bir 1sinlamada yaklasik 2 Gy

Z Isinlamanin bir yil igerisinde sik araliklarla ya da yillara dagilmis olarak yapilmasi
sonucunda esik dozlar.

3Yaklasik olarak

4Bu degerler ICRP 118 tarafindan 0,5 gy olarak yeniden belirlenmistir. Zamana dagilmis
isinlamalar icin de ayni deger verilmektedir. Lens opasitelerine yonelik ayr1 degerler
onerilmemistir. Opasitelerin, belirli bir zaman ge¢cmesinin ardindan gérme sorununa neden
olacag ongoriilmistiir. Opasiteler yiiksek dozlarda (> 1 Gy) birkag y1l icerisinde, katarakt ise

diisiik doz ve doz hizlarina maruz kalinmasi sonucu yillar sonra ortaya ¢ikmaktadir.
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Deterministik etkiler, doku reaksiyonlar1 olarak da bilinmektedir. Doku
reaksiyonlar1 veya deterministik etkiler, radyasyon ekspojuruna bagh hiicre
kayb1 ve hasar ile iliskilidir. Viicudun ¢ogu organ ve dokusu, meydana gelen
birka¢ hiicre kaybindan etkilenmez, ancak kaybedilen hiicrelerin sayisi
yeterince fazla ise gozle goriilir bir zarar ve dolayisiyla doku/organ islev

kayiplar1 olusabilmektedir.

Deterministik etkiler, bir esik degerinin asilmas1 durumunda ortaya ¢ikar ve bu
etki, verilen dozun siddeti ile dogru orantili olarak artmaktadir. Deterministik
etkiler, radyasyon maruziyetinden birka¢c saat veya gilinler sonra ortaya
cikabilir. Dozun verilmesinden Kkisa bir siire sonra ortaya ¢ikabilen cilt
reaksiyonlar1 veya aylar hatta yillar sonra ortaya cikabilen goz merceginde
katarakt olusumu deterministik etkilere o6rnek olarak verilebilmektedir.

Olusabilecek hasarin ciddiyeti verilen doza baglidir.

1.7.3.2. Radyasyonun Stokastik Etkileri

Stokastik etkiler, olasiliksal etkilerdir. Bu etkide dozu arttirmak, hasar olasiligini
arttirir; ancak bu etkinin siddeti verilen dozdan bagimsizdir. Cok diisiik seviyeli
1sinlamalarda bile gortlebilen etkilerdir, deterministik etkilerdeki gibi bir esik
degerin asilma zorunlulugu so6z konusu degildir. Tipik diagnostik radyoloji
uygulamalarindaki goriilebilecek en biiyiik stokastik etki kaygilari, kanserler ve
genetik etkilerdir. Bu etkiler, ekspojurdan aylar hatta yillar sonra ortaya ¢ikan
etkiler oldugu icin radyasyonun gec¢ etkileri olarak belirtilir. Canlinin germ
hiicrelerinde meydana gelen hasarlar sadece o canliy1 etkilemekle kalmayip,

gelecek nesillerine de kalitimsal faaliyetler sonucu aktarilabilmektedir.

1.7.4. Hucre - Yasam Egrileri

Radyasyonun hiicreler lizerinde meydana getirdigi etkiler, “hiicre sag kalim
egrileri” ile gosterilir. Bir hiicre sag kalim egrisi, bir hiicre kolonisine uygulanan
radyasyon dozuna bagl olarak hayatta kalan hiicrelerin sayisinin grafigidir.

Boylece, hiicre sag kalim egrileri, cogalan hiicrelerin 61iim miktarini dlcer. Bazi
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durumlarda, radyasyon maruziyetine bagh hasarlanmis hiicrelerde islev kaybi
gorilmemekte, fonksiyonlarini eksiksiz bir gsekilde yerine getirdikleri
gozlenmektedir. Ancak bu hiicreler c¢ogalmazlarsa, hayatta kalanlardan

sayllamazlar.

Hiicre sag kalim deneylerinde, petri kaplarina hiicre ekimi sonrasinda bu petri
kaplari ¢esitli radyasyon dozlarina maruz birakilir. Daha sonra ise gelisen hiicre
kolonileri sayilar1 hesaplanir. Bir hiicre sag kalim egrisi, radyasyon dozu
karsisinda hayatta kalan hiicrelerin bir grafigidir. Bu grafikte farkli kosullarda
meydana gelen degisimler goz oniinde bulundurularak, radyasyonun hiicreler
tzerindeki etkileri gozlemlenebilmektedir. Verilen radyasyonun cesidi, hiicre
cevre sartlarinin degistirilmesi, kolonideki hiicrelerin hiicre déngiistiniin hangi
asamasinda bulunduklari, radyasyonun gonderilme hizinin degistirilmesi bu
degisikliklere ornek olarak siralanabilir. Ayn1 zamanda, radyasyonun tek
seferde veya fraksiyonlar halinde verilmesi de oOnemli bir parametredir.
Fraksiyona béliintip verilen radyasyon sonucu hiicreler kendilerini onarabilmek
icin yeterli zamani bulabildiklerinden, hiicrelerde gortlebilecek hasarlar tek

seferde verilen radyasyona baglh hasarlara goére daha azdir.

Radyasyonun hiicre tizerindeki etkilerini incelemek iizere, bir¢ok petri kabina
genetik olarak 6zdes olan hiicrelerin ekimi yapilir. Bunlardan bazilar1 kontrol
grubu olarak ayrilir ve 1sinlamaya maruz birakilmazlar. Geriye kalan petri
kaplarina ise farkli dozlarda radyasyon uygulanir. Bu uygulama sonrasinda bir
sture beklenerek hayatta kalan hiicrelerin koloni olusturmalar ve bu sekilde
belirlenebilmeleri beklenir. Sekil 1.19 hiicre sag kalim deneyinin temsili
gosterimidir. Bu deneyde 0zdes petri kaplari, artan radyasyon dozu ile
1sinlanmaktadir. Eger bir hiicre, sekildeki gibi radyasyon maruziyeti sonrasinda
koloni olusturabilirse bu, 1sinlamadan sag kurtuldugu ve ilireme yetenegini de

muhafaza edebildiginin gostergesidir.
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Sekil 1.19. (a) Radyasyona maruz kalmayan ve (b) 600 rad X-1sinina maruz
kalan Hamster hiicre kolonileri (Kelsey vd., 2014)

Radyasyon siddeti ile hiicre sayisinin arasindaki iliskiyi veren fonksiyon

asagidaki gibidir:

S = exp — [aD — BD?] (1.14)

Burada, S yasayan hiicre sayisini, a ve  ortam parametrelerini ve D ise verilen
radyasyonun dozunu gostermektedir. Ortamda ya da verilen radyasyon
tzerindeki degisiklikler a ve B degerlerinin degismesine, bu durum da S egrilerinde

farkliliklara sebep olmaktadir (Ozalpan, 2001).

1.7.5. Radyasyonun Erken Donem - Ge¢ Donem Etkileri

Viicuda gonderilen radyasyonun siddetine ve organlarin radyasyona karsi
hassasiyetlerine gore, 1si1nlamadan ¢ok kisa bir siire sonra veya giinler, haftalar
sonra doku ve organlarda fonksiyon bozulmalari meydana gelmeye
baslamaktadir. Radyasyonun fraksiyonlar halinde boliinmiis dozlarla verilmesi
kisa donemde belirgin bir hasar tablosu olusturmamaktadir fakat aymi
miktardaki dozun ani ve tek seferde verilmesi isinlanan bélgedeki dokularin da
ozelliklerine bagli olarak c¢esitli rahatsizliklara ve hatta o6liime sebep

olabilmektedir.
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Erken donemde gozlenen etkilere o6rnek olarak, viicudun belirli bir bélgesinin
1sinlanmast sonucu aniden meydana gelen cilt kizarikliklar1 verilebilir.
Radyasyonun gec¢ etkisinde ise, 1sinlama yapildiktan bir siire sonra viicutta
fonksiyon kayb1 veya degisiklikler gozlemlenebilmektedir. Radyasyon
maruziyetinden uzun siire sonra ortaya c¢ikabilen kisirlik ve gozde olusan

katarakt rahatsizliklar1 radyasyonun ge¢ donem etkilerine érneklerdir.

1.8. Radyoloji Alaninda Kullanilan Radyasyon

Radyasyonun tibbi amagla kullanimini genel olarak tani ve tedavi alanlarinda
kullanimi1 seklinde genel olarak ikiye ayirmak miimkiindir. Giliniimizde
radyasyon kullanilarak gorintii elde edilmesi ile hastaliklarin tanisi

konulabilmekte ve yine radyasyon ile ¢esitli tedaviler uygulanabilmektedir.

1.8.1. X-Isinlariin Olusumu

Yuklu parcaciklar madde icerisinden gectiginde, atomik elektronlarla etkilesime
girer ve uyarma veya iyonlasma siirecleri boyunca enerji kaybederler. X
1sinlarinin iretiminin temel prensibi de, yliksek voltaj altinda yiiksek kinetik
enerji kazandirilmis elektronlarin bir anot hedefe bombardiman edilmesidir. Bu
bombardiman sonucunda elektronlarin iki davranis ihtimali bulunmaktadir.
Birincisi, yiiksek kinetik enerji kazandirilmis elektronlarin hedef materyaldeki
atomlarin i¢ yoriingelerindeki elektronlar ile direkt etkilesmesi sonucu olusan
olaydir. Anot materyalin yiiksek kinetik enerjili elektronlar ile bombardiman
edilmesi sonucu, yollanan elektronlar, hedef materyalin i¢ atomik
yorungelerindeki elektronlari sokerek atomdan firlatir. Yoriingedeki elektronun
etkilesmeyle atomdan uzaklasmasi sonucu olusan bosluk, hemen atomun bir tist
yoringesinde bulunan elektron tarafindan doldurulur. Bir atomun
yoriingelerinin baglanma enerjileri ¢ekirdege olan uzaklig: ile degismektedir.
Yoriinge cekirdekten uzaklastikca enerji azalmakta, yaklastikca ise baglanma
enerjisi artmaktadir. Bu sebeple, lst yoriingeden alt yoriingedeki boslugu
doldurmak icin yer degistiren elektron enerji farkindan dolay1 bir X-1s1n1 fotonu

yayimlar. Yayimlanan bu fotonun enerjisi, gecis yaptigl enerji seviyeleri
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arasindaki farka esit oldugu icin ve hedef olarak kullanilan her maddenin
kendine has baglanma enerjisi oldugu icin, karakteristik X-1sim1 olarak
isimlendirilmektedir. Foton salinimi, bosaltilan yoriingenin bir tst yoriungedeki
elektron ile doldurulmasiyla en dis yoriingeye kadar devam etmektedir.
Yoringelerin baglanma enerjilerinin ¢ekirdege olan uzaklik ile ilgilisi olmasi
sebebiyle, her yoriinge gecisinde ortaya ¢ikan karakteristik X-1s1n1 enerjisi de

azalmaktadir.

Yiiksek kinetik enerji kazandirilmis elektronlarin anot hedefe bombardiman
edilmesinin bir diger muhtemel sonucunda ise, anot materyaldeki atom ile
inelastik etkilesim yapan elektron, atom c¢ekirdeginin Coulomb kuvveti
tarafindan yavaslatilir ve bununla birlikte yoriingesi veya yontu degistirilebilir.
Yavaslama sonucunda kaybedilen enerji bir fotona aktarilir ve bu enerji X-1s1n1
olarak salinir. Elektron atom c¢ekirdegine ne kadar yaklasirsa bu kuvvetten o
kadar fazla etkilenecektir ve bunun sonucunda meydana gelecek X-1s1nin
enerjisi de fazla olacaktir. Foton, elektronun yavaslamasi ile yayimlandigindan,
Almanca’da “fren radyasyonu” anlamina gelen Bremstrahlung veya frenleme
1sinlar olarak adlandirilmaktadir. Bremsstrahlung fotonlar: (Sekil 1.20), X 1s1m1
tipleri tarafindan yayillan X-isin1 spektrumunun ana bilesenidir. Tipe
uygulanan voltaj ve tiiplin anot kisminda kullanilan materyalin atom numarasi

arttikca frenleme radyasyonu artmaktadir.

Gelen (

" elektronun V
yoni

Bremsstrahlung
Fotonu

Sekil 1.20. Bremstrahlung fotonunun olusumu (Hodges, 2017)
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1.8.2. X-Ism Tiipii

Bremsstrahlung ve Kkarakteristik X-151n1  olusumunda temel prensip
hizlandirilmis bir elektronun hedef materyale ¢arptirilmasidir. Bir X-1s1n1 tiipii
(Sekil 1.21); katot kisim, yiiksek akim ile 1sitilarak elektronlara hiz kazandiran
katota yerlestirilmis bir flaman, hedef materyal veya anot kisimdan olusur. Bu
unsurlar, vakumlanarak havasi tamamen bosaltilmis bir cam tiip igerisinde
bulunmaktadir. Tipiin i¢ kisminin vakumlanmis olmasi, hizlandirma etkisinde
havanin siirtiinmesinden kaynaklanan hiz kaybini 6nlemekte ve bdylece
elektronun hizlandirilmasi kolaylasmaktadir. Gilinlimiizde kullanilan modern
tipler, tiipiin ¢alismasi sirasinda ortaya ¢ikan 1siy1 azaltarak sogutulmasini

saglayan boylece yalitim gorevi géren yagin bulundugu bir béliime de sahiptir.

Elektronlar

Tungsten Hedef Cam Govde

/ Isitilmis Tungsten

Flaman Katot

Bakir Anot

g Yiiksek Voltaj
I o\ Kaynak
X-Ismlan

Sekil 1.21. X-151n1 tiipiinde X-1s1ninin olusumu (Beyzadeoglu vd., 2010)

Negatif ytliklii katotta flaman bulunmaktadir. Bu flaman yiiksek akim ile 1sitilir.
Tiiptin pozitif yikli anot kismi, elektronlarin hedefidir. Isinan flamandan
salinan yliksek kinetik enerji kazandirilmis elektron bulutu, anot-katot
arasindaki yiiksek voltaj etkisi sayesinde hizlandirilarak anot yiizeyine
carptirilirlar. Anot ylizeye carpan elektronlarin kinetik enerjilerinin neredeyse
% 99undan fazlasi 1siya, %1'den az kismi da X-1sinina donlsmektedir.
Dolayisiyla X-1s1n1 tiiplinde iki ana devre bulunmaktadir: flaman devresi ve tiip

akimi devresi (Tuncel, 2012).
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Elektronlarin, anotun odak noktasina ¢arptirilmasi sonucunda X-isinlar1 olusur.
Hedef anot materyalin, sabit ve doner baslikli olarak iki ¢esidi bulunmaktadir.
Sabit anotlarda, hiz kazandirilarak katottan yollanan elektronlar anotun her
defasinda ayni1 bolgesine ulasacag icin bu bolgede hizli tahribat ve 1s1 artisi
gozlenir. Doner baslikli anotlarda ise, siirekli donme hareketi olmasi (dakikada
yaklasik 3000 tur) elektronlarin ulastiklar1 noktalarin farkli olmasini, her
defasinda ayni noktaya ¢arpmadiklar1 icin 1sinma ve c¢abuk tahribat gibi
sorunlarin da ontine gec¢ilmesini saglamistir. Bu 6zellik anot kullanim 6mriini
uzatmaktadir. Anod materyal sec¢iminde, elektronlarin c¢arpmasi sonucu
olusabilecek ytiksek 1s1 dikkate alinmaktadir. Bu sebeple, yliksek atom numarasi
ve yiiksek erime noktasina sahip materyaller tercih edilmektedir. Glinimiizde
genellikle anot malzemesi olarak yiiksek erime noktasindan dolay1 (3380 °C)

Tungsten (W) kullanilmaktadir.

Yiiksek kinetik enerji kazandirilarak hizlandirilmis olan elektronlarin, anot
materyale carpmasi ile X-1sinlar1 olusmaktadir. Bu i1sinlar olustugu anda her
yone dagilabilirler. Tipilin c¢evresinin kursun zirhlama ile kaplanmasi bu
yayllmanin dnlenmesinde etkili olmaktadir. Bu sayede X-isinlar1 tiipte kursun
zirhlamanin olmadig1 pencere kismindan gegerek genisleyen bir demet halinde
hedef ylizeye yonlendirilmektedir. Ayrica anot materyalin tiip igerisinde ag¢ili
olarak konumlandirilmasi (yaklasik 7-18 derece) iretilen X-1sininin hedefe

yonlendirilmesini saglamaktadir.

Anotun acili olmasi, katot tarafindaki X-1s1n1 siddetinin anot tarafindakine gore
daha fazla olmasina neden olmaktadir. Secilen anot agis1 bu asimetriyi tamamen
ortadan kaldirmaz ve bu farkliliga topuk etkisi (heel effect) denir. Topuk etkisini
dengelemek adina, filtrenin egiminde degisiklikler yapilabilmektedir. Bu

modifikasyonlar mamografi cihazlarinda kullanilir (Dendy ve Heaton, 2012).

Yiiksek voltaj ile hizlandirilmasi sonucu anota ¢arparak olusturulan isinlarin
siddeti (X-151n1 demetindeki foton sayisi), anot materyale ¢arpan hizlandirilmis
elektron sayisina ve flamana uygulanan akima baghdir ve dogru orantili bir

iliski vardir. Hizlandirilan elektronlarin ve anota ¢arpmalari sonucunda olusan
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X-1s1inlarinin maksimum enerjisi, anot-katot arasinda uygulanan ytliksek voltaj
tepe degeri (kVp) ile belirlenmektedir fakat elektronlarin anot materyal ile
farkl etkilesime girmeleri enerjilerini farkli sekilde kaybetmelerine ve boylece
olusacak X-1sinlarinin da farkh enerjilerde tretilmelerine neden olurlar. Tiip
penceresine yerlestirilen filtreler ile ¢ok diisiik enerjili fotonlar durdurulabilir.
Boylece, X-151n1 demetinin maksimum enerjisini kVp degeri, minimum enerjisini

ise pencerede bulunan filtreler ve bu filtrelerin kalinliklar1 belirlemektedir.

Anot - katot yapilar1 arasindaki elektron akimi (mA), tip akimi olarak
adlandirilmaktadir. Bu akimin toplam i1sinlama siiresi ile ¢arpilmasiyla mAs

birimi elde edilir. Bu birim X-1s1ninin siddetini gostermektedir.

Katottan c¢ikan ve anot hedefe carparak meydana gelen X-isinlarinin, X-1sin1
tlipiiniin penceresinden gecerken sogurulma miktari, bu kissmdaki camin ve 1s1

yalitimi gorevi goren tiipteki sogutucu yagin kalinligina baghdi.

1.9. Radyografik Goriintiileme

X-1511 tlpiline uygulanan yiiksek voltaj, mAs ve secilen filtrenin kalinhg ile
hedeflenen enerji ve siddette X-1is1m1 demetleri iiretilmektedir. Uretilen X-
1sininin bu o6zelliklerini belirlemede, incelenecek organ ve anatomik bélgelerin
yogunlugu, boyutu, atomik agirligi, anatomik yapisi ve hastanin s6z konusu
goruntiilenecek bolgesindeki kesit kalinlig1 gibi faktorler etkili olmaktadir. Bu
parametreler goz oniinde bulundurularak kVp degeri belirlenir ve mAs ile de

hastaya gonderilecek olan X-1s1ninin siddeti ayarlanir (Bor, 2016).

X-1s1n1 tiiplniin gerilimi kVp, akim siddeti ise mAs ile gosterilir. Gortintiileme
tekniklerine, hasta hareketlerine bagh olarak ortaya cikabilecek goriinti
artefaktlarini onleyebilmek adina, mA degeri miimkiin oldugunca yiiksek
tutulup, 1sinlama siiresinin kisa tutulmasi hedeflenmektedir. Her hastanin kesit
kalinligina bagli olarak ayarlanmasi gereken bu degerler, tasarlanan
donanimlarla giiniimiizde basitlestirilmistir. Bu donanimlar sayesinde 1sinlama

stiresi hastanin kalinligina bagh olarak degismekte ve minimum radyasyon
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dozunda optimum goriintii kalitesi elde etmek i¢cin hastadan gecen fotonlardan

dedektorlere ulasan foton sayisi ile mA degeri otomatik olarak ayarlanmaktadir.

X-151m1 tiplinde kullanilan filtrelerin kalinlhklar1 genelde degismemektedir.
Yetiskinlerde ortalama degerler kullanilmaktadir. Ancak radyasyon hassasiyeti
daha yiiksek olan ¢ocuk ve bebek hastalarda diisiik enerjili fotonlarin hastaya
ulasmasini engellemek amaciyla ekstra filtreler kullanilmaktadir. Bunun sebebi,
diistik enerjili fotonlarin hasta cildinde sogurulma 6zelliginin olmasi ve bunun

Ontline gecilmek istenilmesidir.

Kolimatorler radyasyonun alaninin  daraltilmasina yarayan  sistem
elemanlaridir. X-1s1m1  tiiplinde iretilen fotonlarin, hastanin hedeflenen
bolgesine gonderiminin  sinirlandirilmast  hususunda  kolimatérlerden
yararlanilir. Kolimatoérler sayesinde hastanin hedef bolgesi disinda radyasyona
maruz kalmasinin 6niine gecilmektedir. Radyografik goriintiintiin kalitesi de

kolimasyon sayesinde artar.

X-151m1 tiplinden ¢ikan farkli enerji ve siddetteki fotonlar viicut igerisinde
ilerlerken, hedef alanda bulunan organlarin yogunluk ve yapilarina bagh olarak
farkli oranlarda sogurulurlar. Sogurulma oranlarindaki bu farklilik, viicuttan
cikan fotonlarin yogunluklarinda da degisimin olmasina neden olmakta ve
boylece sonugta bir foton dagilimi olusturmasini saglamaktadir. Aslinda bu
dagilim gozle goriilmeyen bir X-151n1 goriintiisii olusturmaktadir. Dedektorlerce

Olctlen bu fotonlar sonucu, X-151n1 gortuntisu elde edilmektedir.

1.10. Bilgisayarh Tomografi

Tomografi kelimesi yunanca “tomo” kelimesinden kdken almaktadir. Yunancada
tomo, kesmek veya katman yapmak anlamina gelmektedir. Bilgisayarh
tomografi (BT), karmasik bir bilgisayar sistemi kullanilarak, insan viicudunun X-
1s1n1 ile kesitsel dilimlerini goriintiilemek ve veriler elde etmek icin kullanilan
bir goriintileme yontemidir. Bilgisayarli tomografide de radyografinin

temelinde oldugu gibi hastaya X-1s1n1 génderimi ve hastadan gegen X-1sinlarinin
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absorbe olma miktarlar1 g6z oOntinde bulundurularak goériintii olusturma
prenbisi yatmaktadir. Bilgisayarli tomografinin, hastaliklarin teshisi ve takibi
asamalarinda, radyoterapi uygulanacak olan hastalarin tedavi planlamalarinda
ve belirli risk faktorlerine sahip saglikli bireylerin saglik taramalarinda

kullanimi gibi bir¢ok kullanim alani bulunmaktadir.

1.10.1. Bilgisayarl Tomografinin Tarihsel Gelisimi

1971 yilinda Godfrey Hounsfield tarafindan gelistirilen ilk BT sistemi, tek
dedektor ve tek X-isim1 tiipii icermekteydi. Hounsfield bu bulusu sayesinde,
1979 yilinda, Alen M. Cormack ile birlikte tip dalinda Nobel Odiili'ne layik
gorilmiistir. Dedektor, X-1s1m1 tiipi ile es zamanh olarak karsilikli hareket
etmekteydi. ik BT cihazlarinda, 80x80 boyutlarinda goriintii olusturacak bir
kesitin incelenmesi yaklasik 4-5 dakika siirmekteydi. Bir kesit taramasinin bu
kadar uzun slrmesinin nedeni tiip-dedektor sisteminin her bir ac¢ida lineer
tarama yaparak goriintii elde etmesiydi. Bu ilk nesil tarayicilarin (Sekil 1.22)
eksenel kesitler liretmeleri sebebiyle, bu teknikle calisan cihazlar Bilgisayarh
Eksenel = Tomografi (CAT, computed axial tomography) olarak
adlandirilmaktaydi (Romans, 2011).
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Sekil 1.22. Birinci nesil bilgisayarli tomografi sisteminin yapisi (Buzug, 2008)

ikinci nesil BT sistemlerinde (Sekil 1.23), dedektér sayis1 arttirilmis boylece

lineer tarama siiresi kisaltilmistir. ikinci nesil tarayicilarda 1s1n yelpazesi agis
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yaklasik 10°idi. Bu gelismeler neticesinde 320x320 boyutlarinda bir goriinti
olusturmak yaklasik 20 saniye gibi bir siireye indirilmistir. Ancak oOl¢iim
alaninin hala kiiciik olmasi sebebiyle birinci ve ikinci nesil tarayicilar esas

olarak kafatasi goriintiilemelerinde kullanilmistir.

Sekil 1.23. Ikinci nesil bilgisayarli tomografi sisteminin yapisi (Buzug, 2008)

Hastalarin nefes almalarina bagli meydana gelen organ hacimlerindeki
degisiklikler, goriintiilerin devamliligini bozmakta ve cesitli artefaktlara neden
olmaktaydi. Hastalarin nefeslerini tutarken en az hata ile goriintii elde etmek
adina daha kisa siirede kesit tarayabilecek cihaz c¢alismalar1 yapildi. Bu
calismalarin sonunda olusturulan t¢iincii nesil BT cihazlarinda (Sekil 1.24) ise
kolime edilen X-1s1n1 demeti hastay1 yelpaze seklinde sarmakta ve karsisinda
cok sayida dedektér bulunmaktaydi. Bu teknoloji sonucu 1980 sonlarinda, artik
1024x1024 boyutlarindaki bir goriintiiyli olusturmak icin 3 saniyelik ¢alisma
suresi yeterliydi. Giinlimiizde bir X-151n1 yelpaze acis1 yaklasik 40°ile 60°
arasindadir ve dedektor dizisi genellikle yay seklinde konumlandirilmis 400 ile

1000 adet arasinda dedektérden olusmaktadir.
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Sekil 1.24. Ugiincii nesil bilgisayarh tomografi sisteminin yapis1 (Buzug, 2008)

Dordiincii nesil BT cihazlarinda (Sekil 1.25) hastanin etrafin1 360°saran ¢ok
saylda (5000’e kadar) dedektor ve hastanin ¢cevresinde hareket edebilen X-1s1n1
tiipii bulunmaktadir. Dérdiincii nesil BT cihazlarinda kesit goriintiisii olusturma

stiresi daha da kisaltilarak 2 saniyeye indirilmistir.

Sekil 1.25. Dordiinci nesil bilgisayarl tomografi sisteminin yapisi1 (Buzug, 2008)

Besinci nesil BT cihazlar1 kardiyak alaninda gerceklestirilecek calismalar icin
gelistirilmistir. X-1s51m1 tiipti bulunmamakta, cihazda bulunan elektron tabancasi
hasta c¢evresinde bulunan tungsten anota elektron yollayarak X-isini tiretimi
gerceklesmektedir (Sekil 1.26). Tarama siiresinin yaklasik 50 milisaniyeye
diisliriilmiis olmasi kalbin ¢alismasi esnasinda kesit goriintilerinin alinmasini,

canli goriintii olusturulmasini saglamaktadir.
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Sekil 1.26. Kardiyak calismalar1 i¢cin gelistirilmis besinci nesil bilgisayarl
tomografi sisteminin yapisi
Altinai nesil (Sekil 1.27 (a)), Helikal Bilgisayarlh Tomografi olarak da
adlandirilmaktadir. Cekim esnasinda hastanin bulundugu masa hareket
ederken, X-isim1 tiipi de hastanin c¢evresinde devamli dénme hareketi
yapmaktadir. Tarama siiresini ciddi anlamda kisaltan bu gelisme ile birlikte
ornegin tim abdomen bolgesinin bir nefes tutma esnasinda goriintiilenmesi
yaklasik 30 saniye siirmektedir. Hizin bu denli fazla olmasi, hastanin hareketine
baglh artefaktlarin 6nlenmesini ve kontrast madde kullanilarak gerceklestirilen

cekimlerde de kullanilan kontrast madde miktarinin azaltilmasini saglamistir.

Yedinci nesil BT sistemleri Cok Dedektorli Sirali Bilgisayarli Tomografi olarak
da adlandirilmaktadir. Ayni anda birden fazla kesit alabilme 6zelliginden dolay1
(Sekil 1.27 (b)) Cok Kesitli Bilgisayarli Tomografi ismi de verilmistir. Cok kesitli
BT teknolojisi ile birlikte tetkik siiresi kisaltilmis, X-1s1nindan yararlanma orani

arttirilmis ve ayni slirede incelenen alanin hacmi de arttirilmistir.
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Sekil 1.27. (a) Tek dedektorlii altinci nesil (b) ¢ok sirali dedektorlii yedinci nesil
bilgisayarli tomografi sistemi

1.10.2. Tek Dedektorlii Bilgisayarli Tomografi Sistemleri

Tek dedektorlii BT sistemlerinde, dedektor dizileri halka seklinde bir yapiya
yerlestirilmistir (Sekil 1.28). Bu yapiya yan yana dizilen dedektorler, hastaya
gonderilecek olan X-151n1 demetinin (x-y duzlemi boyunca) maksimum
genisligini vermektedir. Z ekseni boyunca dedektor sayisi tektir. Genisligi ise
goruntilye alinacak olan anatomik bdlgenin  maksimum kalinhigim

belirlemektedir.

m X-151m tiipl

AN

4

\
AN RRRRRRRRERAS
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Sekil 1.28. Bilgisayarl tomografi sisteminin 6nden goriiniisii



Gorilintiileme esnasinda gantri, hastanin etrafinda 360° doner ve hastadan gegen
X-1sinlar1 siddetleri azalarak Kkarsi tarafta bulunan dedektdrler tarafindan
algilanir. Bu doniis ve sayimlar, hedef anatomik bdlgenin tamaminin
taranmasina kadar devam eder. Dedektorler, kesitlerden gecmeleri esnasinda
azalan fotonlar1 algilar ve bu foton miktarlariyla orantilhi olarak elektrik
sinyalleri olustururlar. Bu sinyaller sayisallastirilarak bilgisayar kismina
gonderilir ve c¢ok gelismis algoritmalar tarafindan kesit goriintiisiinin
olusturulmasi saglanir. Her bir kesit i¢in olusturulan kesitsel gortntiilerin
birlestirilmesi ile hedef anatomik alanin ti¢ boyutlu gorintiisii elde

edilmektedir.

Dokularin azalim katsayilari, hem dokuya gonderilen ve etkilesimi
gerceklestiren fotonun enerjisine hem de dokunun kendi fiziksel 6zelliklerine
baghdir. Kesit goruntiilerini meydana getiren pikseller, farkh ozellikteki
dokulara karsiik gelen katsayilar1 belirli bir skala icerisinde gosteren

Hounsfield Numaralari (HU) ile temsil edilir.

HU = 1000 x [pp — Msu]/Hsu (1.15)

Yukaridaki esitlikte pp dokunun azalim katsayisini, sy ise suyun azalim
katsayisini vermektedir. Su icin bu deger 0, hava ve kemik i¢in -1000 ve
+1000’dir. Farkli dokularin azalim katsayilar ise suyun azalim katsayisina gore
verilir. Her bir doku i¢in verilen bu HU degerleri goriintii ekraninda siyah-beyaz
arasindaki farkh gri tonlamalar1 bulunan bir 6lcek (Sekil 1.29) ile boyanarak

olusturulmaktadir.

Hounsfield 6lcegi -1000 degerindeki hava ile baslamaktadir. Su 0, yumusak

dokular ise -300 ile 100 arasinda degerler almaktadir.
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Sekil 1.29. Hounsfield 6l¢egi (Tuncel, 2012)

BT’de dokulardan geg¢en X-isinlarinin biiyiik ¢ogunlugunu Compton sac¢ilmalari
olusturur. Ornegin yag dokusunda %94 oraninda, kas dokuda %91 oraninda ve
kemik dokuda ise %74 oraninda gorilmektedir. Hounsfield numaralan ile
gorintii olusturulurken Compton sac¢ilmalari etkili olmaktadir. Bu etki de
dokunun dansitesi (g/cm3) ve elektron dansitesi ile belirlenir. Elektron
yogunlugu atom numarasinin (Z) atom agirligina (A) boliinmesi ile bulunur
(Z/A). Yumusak dokular1 meydana getiren karbon, oksijen ve azotun ortalama
elektron dansiteleri 0.5, hidrojenin ise elektron dansitesi 1’dir. Bu sebepten, yag
gibi hidrojen yoniinden zengin dokular Bilgisayarli Tomografide c¢ok iyi
goruntiilenir. Ayni zamanda kontrastin olusmasinda dansite (g/cm?3) baskin bir

rol oynamaktadir (Tuncel, 2012).

1.10.3. Helikal Bilgisayarli Tomografi Sistemleri

Tek Dedektorlii BT sistemlerinde taranacak olan anatomik boélgenin her
kesitinin 1s1nlanmasi ve hasta hareketine bagh olumsuzluklar tarama siiresini
uzatmaktaydi. Bu siireyi kisaltmak adina gelistirilen Helikal BT sistemlerinde,

hasta yataginin hareketi ile es zamanlh olarak X-i1sm1 tiipii hasta etrafinda
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donmekte ve boylece tek nefes aliminda daha biiytik alanlar taranmaktadir. Tek

nefes olmasi hareket artefaktlarinin 6niine gecilmesini saglamaktadir.

Cekim bolgesinde ardisik Kkesitlerin goriintiilendigi bilgisayarli tomografi
sistemlerinde, kesitlerin konumu hasta masasinin hareketi ile iliskilidir. Hasta
masasl her bir kesit gorintiilemesinin ardindan kesit kalinlig1 kadar hareket
ediyorsa bu kesitler arasinda aralik olusmasi ya da ¢akisma gozlenmez. Bu tiir
taramalara devamli (continue) tarama denir. Eger hasta masasinin hareketi,
kesitlerin kalinhigindan daha az ise her bir kesitten sonra yeteri kadar
ilerlemediginden, kesitler iist liste ¢akisir. Bu tiir taramalara st iiste binme
(overlapping) seklinde tarama denir. Hasta masasinin hareketinin kesitlerin
kalinhigindan fazla oldugu durumlarda ise taranmadan atlanan Kkesitler
kalmaktadir. Bu durum ise arali tarama olarak adlandirilmaktadir (Buzug,

2008).

Helikal BT teknolojisinde “pitch faktérii” onemli bir ayrintidir. Helikal
taramalarda, kolimator alani (pitch) faktori kesit konumunu tanimlamak icin

kullanilmaktadir.

360° doniis sirasinda yatak hareket mesafesi

Pitch Faktori =

(1.16)

Kesit kalinlig1

Alan; goriinti kalitesini, tetkik siiresini ve hastanin maruz kaldigi radyasyon
dozunu belirlemektedir. Pitch degeri arttik¢a hiz artacagindan, hastanin aldigi
doz diiser. Pitch faktoriinlin 1’e esit olmasi yatak hareket mesafesi ile kesit
kalinliginin esit oldugunu gostermektedir ve bu kesintisiz goériintiilemenin
yapildigini belirtir. Eger pitch faktorii 1'den kiiclik ise, taranan kesitler tist iiste
biner ve her kesitin maruz kaldig1 doz miktar1 yani hastanin aldig1 toplam doz
artmaktadir. Pitch degerinin 1'den biiyiik olmas1 durumu ise, kesitler arasinda
bosluk olusmasina neden olmakta yani atlanan kesitlerde goriintiilleme
yapilmamasini belirtmektedir (Sekil 1.30). Hastanin aldig1 doz azalir ve goriinti

eksik olusmaktadir.

47
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Sekil 1.30. Farkl pitch faktorleri

1.10.4. Cok Dedektorlii Bilgisayarli Tomografi Sistemleri

Cok Dedektorlii BT sistemlerinde hastanin etrafinda bulunan ve z-ekseni
boyunca konumlandirilmis birden fazla halka bulunmaktadir. Yanyana
konumlandirilan bu halkalarla ayni anda birden fazla anatomik Kkesitin
taranmasi saglanmaktadir. Cok Dedektorlii BT sistemleri aksiyal tarama
yapabildikleri gibi helikal tarama da yapabilmektedir. Bu 6zellikleri sayesinde

anatomik alanlarin taranmasi saniyeler mertebesine indirilmistir.

Cok Dedektorlii BT sistemlerinde cekim esnasinda meydana gelen sacilan
fotonlarin miktarin1 en aza indirebilmek adina, dedektorlerin 6nlerinde septa
ad1 verilen ince kolimatorler bulunmaktadir. Septalarin kalinliklar1 ince
olmasina ragmen sayr olarak fazla olmalar1 X-1s1m1 veriminin bir miktar

diismesine neden olur.
1.10.5. Kesit Olusturma (Tomografik Rekonstriiksiyon)

Bilgisayarli Tomografide gortintiileme alanindaki dokularin X-isinlarina karsi
lineer atentiasyon katsayilarinin (p) haritasi, BT goriintiilerinin olusmasindaki
temel prensiptir. Bu goriintiler belirli bir kesit kalinliginda olusturuldugundan
belirli sayida voksellerden meydana gelmektedir (Sekil 1.31). Her bir vokselin
lineer ateniiasyon katsayisinin hesaplanmasi ile de toplam goriintii alaninin

haritalandirilmasi yapilir.
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Voksel

Piksel

Sekil 1.31. Piksel ve voksel

X-151n1 tipinden c¢ikan 1sinlarin intensitesi I, ve hastanin goriintiilenecek
anatomik bolgesinden gecip dedektorlerce oOlciilen deger I; arasinda denklem
(1.10)’da verilen baginti vardir. ut degeri hastanin anatomisi ile dogrudan

iliskilidir ve denklem (1.11)’de verilen baginti ile hesaplanabilir.

Goriintiilemenin olusturulmasinda kullanilan temel veriler her bir vokselin p
degerleridir. Her bir vokselin kalinligi ayn1 oldugundan, t degeri
hesaplamalardan ¢ikarilir. Bu durumda olusturulan kesit goriintiisii cihaza bagh

olmamakta, hastanin anatomik 6zellikleriyle direkt iliski gostermektedir.

1.10.6. Hasta Dozu

Radyoloji calisanlar: tarafindan, hastalarin aldig1 dozu etkileyen faktorleri (kesit
kalinligi, mAs ve kVp vb.) radyasyondan korunma ve radyobiyolojik etkilerini

onleyebilmek adina ¢ok iyi bilinmelidir.

Bilgisayarli tomografide 1sinin  kolime edilme 6zelligi sayesinde,
sinirlandirilmas1 basarilidir. X-1s1m1 tiipii, hasta masasinin etrafinda 360°
donmesinden dolayi, hastanin aldig1 doz her taraftan esit sekilde olmaktadir.
Gorlnti kalitesinin yiiksek olmasi hedeflendiginden, optimum doz araliklari
kullanilir ki bunlar da radyografik yonteme gore ¢ok daha yiiksek degerlerdir
(Sekil 1.32).
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Sekil 1.32. Uzamsal doz dagilimi. Kranial dilimde (a) normal projeksiyon
radyografide izodoz dagilimi, (b) 360° BT izodoz dagilimi (Buzug,
2008)

Radyasyonun madde ile etkilesimi sonucunda sag¢ilmalar meydana geldiginden,
doz profili goriintii olusturulurken meydana gelen kesitlerle sinirlandirilamaz.
Kesitin disindaki dokularda da radyasyon maruziyeti meydana gelmekte ve

kesit sayisinin artmasiyla alinan toplam dozda da artis meydana gelmektedir.
1.10.7. Bilgisayarh Tomografi Doz indeksi (CTDI)

Bilgisayarh tomografi incelemeleri, viicudun dilimlerinin dénen bir X-1s1m tiipi
ile 1smmlanmasi teknigini icerdiginden, ekspojur kosullar1 konvansiyonel
radyolojide kullanilandan ¢ok farkhidir. Bu farkhiliklardan dolayi, radyasyon
dozlarini 6lgmek ve etkin dozlar1 hesaplamak icin farkli yontemler ortaya

cikmistir.

Bilgisayarli tomografi doz indeksi (CTDI), bilgisayarli tomografide doz

Olgtimiiniin 6zel kavramidir:

CTDI = = [ D(z)dz (1.17)
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Burada D(z); z aksisi boyunca radyasyon doz profilini, T ise kesit kalinligini
gostermektedir. CTDI, z aksisi boyunca ortalama absorbe dozu temsil
etmektedir. Bir aksiyal BT kesitinin (X-1s1n1 tlipiiniin bir rotasyonu) aksiyal doz

profilinin integrali alinarak o kesitin kalinligina béliinmesi ile hesaplanir.

Agirhiklh BT doz indeksi (CTDIw), hacim agirlikli doz indeksi (CTDlyo) ve doz
uzunlugu urini (DLP) kavramlary; doz hesaplamalarinda kullanilabilen tiim
elverisli doz nicelikleridir. Bu niceliklerin bir kism1 veya tamami BT cihazinin
marka ve modeline bagh olarak konsol kisminda goriintiilenebilmektedir

(Dendy ve Heaton, 2012).

CTDI, sirasiyla bas ve govdeyi temsil eden 16 cm ve 32 cm ¢apinda
polimetilmetakrilattan (PMMA) olusan silindir seklindeki fantomlarla yapilan
Olglimlerle elde edilir. Bu ol¢iimler 100 mm kalem tipi iyonizasyon odalari
kullanilarak gerceklestirilmektedir. Bu 6l¢iim CTDI100 olarak adlandirilir. Dozun
tek bir rotasyonda integralini, boylece radyasyon doz profilinin yayilimini

incelemektedir (McCollough vd., 2011).

1 50 mm

CTDIloo = ﬁ f—SO mm

D(z)dz (1.18)
Burada N, eszamanli goriintiilenen nominal dilimleri temsil etmektedir. CTDI,
BT goriintii alaninin derinligine gore farklihk gostermektedir. Ornegin, kranial
BT c¢ekimlerinde yiizey/merkez doz oram1 1/1 iken, abdomen bdlgesinde bu
oran 2/1 olabilmektedir. Bu durum ylizeyde, derinden daha fazla doz 6l¢gtimi
oldugunu kanitlamaktadir. Yiizeyel oOl¢limiin 2/3’sinin, merkezi o6l¢iimiin

1/3’inin toplanmasi ile CTDIw degeri bulunur (Buzug, 2008).
CTDI,, = 1/3 CTDI g merkez + /3 CTDLigoyizey (1.19)

CTDIw, 100 mm integral limitinin 6tesindeki sacilmalarin ihmal edildigi bir seri
aksiyal taramanin merkezindeki taramadaki x ve y eksenleri yoniinde ortalama

absorbe dozu temsil etmektedir.
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Ozel tarama protokolleri genellikle bir seri taramayr icerir ve bu 6zel
protokollerde doz tanimini ifade etmek i¢in, X-151n1 kaynaginin her bir ardisik

rotasyonunda her bir bosluk ya da ¢akismanin dikkate alinmasi gereklidir.

CTDlIvo degeri,

CTDIy

CTDlyor = pitch

(1.20)

ile hesaplanir.

CTDIyo;; %, y ve z eksenlerindeki ortalama absorbe radyasyon dozunu ifade
etmektedir. Pitch faktori ile ters orantih oldugundan, pitch arttikca CTDlIyol
degeri azalmaktadir. Yani hasta masasinin hareketinin artmasi aldig1 toplam
dozu azaltmaktadir. CTDly,, tarama alaninin uzunlugundan bagimsiz
oldugundan, tarama  alaninin  tamaminda  depolananan  enerjiyi

gostermemektedir. Tarama alaninin genislemesi, sonucu etkilemez.

Bilgisayarli tomografide kullanilan belirli bir tarama protokoli tarafindan
iletilen toplam enerjiyi ifade etmek icin absorbe doz miktari, doz uzunlugu

uriniini (DLP) hesaplamak i¢in tarama uzunlugu boyunca integre edilebilir.

DLP = CTDI,,; x 1s1nlanan bélgenin uzunlugu (1.21)

ile hesaplanir. Genelde mGy-cm cinsinden ifade edilmektedir ve BT
konsollarinda gosterilmektedir. DLP, toplam taramada meydana gelen toplam
absorbe enerjiyi (ve boylece potansiyel biyolojik effekti) yansitir. Isinlanan
bolgenin uzunlugu ile alakali oldugundan, 6rnegin, bir Abdomen-BT taramasi ile
Abdomen/Pelvis BT taramasi ayni CTDIlvo degerine sahip olsa bile,
Abdomen/Pelvis BT daha yiiksek DLP degerinde olabilir. Bunun sebebi z-
eksenindeki uzunlugun degismesi, yani i1sinlanan bolgenin uzunlugunun

artmasidir.
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1.10.8. Goriintii Kalitesi ve Radyasyon Dozu

X-151n1 ile olusturulan gorintiilerin kalitesini belirleyen bircok parametre
bulunmaktadir. Bu kalitenin gostergelerinden biri, anatomik ¢ekim boélgesindeki
kicik  ayrintilarin  olusturulan  goriintiide  bulunmasidir.  Gortinti
¢ozlnirliginiin yiliksek olmasi ve kaliteli bir goriintii olusturulmasi icin,
hastaya gonderilecek olan X-15s1n1 demetinin kVp, mAs degerlerini ve uygun filtre
secimini dogru bir sekilde yapmak gerekir. Hastadan ge¢en X-1s1n1 demetinin
sogurulma miktarinin tespit edildigi dedektor kisminin da teknik 6zellikleri,

goriintiiniin kalitesi icin 6nem teskil etmektedir.

X-1sinlarinin madde ile etkilesimi sonucu etrafa sagilan i1sinlar gorintu
kalitesinde bozulmalara sebep olmaktadir. Etkilesim sonucunda sagilan
fotonlar1 6nlemek adina, gorintilenecek anatomik bolgenin dogru
sinirlandirilmas1 6nemlidir. Boylece diger cevre bolgelerde 1sinlamaya bagh
meydana gelebilecek sagilan fotonlarin olusumu minimum seviyeye indirgenir.
X-1sinlarinin~ sadece  istenilen  anatomik  bodlgeye  yonlendirilerek

sinirlandirilmasina kolimasyon denir.

Elde edilen klinik goriintiilerde giirtiltic miktarinin fazla olmasi goriintiiniin
detaylarinin yetersiz olmasina ve yanlis yorumlanmasina, tani konmasi
noktasinda da hatalara sebep olabilmektedir. Goriintii detaylarinin yetersiz
oldugunun tespit edilmesi durumunda ¢ekim tekrar1 yapilmakta ve bu da
hastanin alacagl dozun iki katina ¢ikmasina neden olmaktadir. Bunun 6ntine
gecebilmek adina radyasyon dozu ile goriunti kalitesi arasindaki iliski

incelenmeli ve bir optimizasyon saglanmalidir.

Klinik radyasyon uygulamalarinda mAs degerinin diisiiriilmesi toplam foton
sayisini azaltir. Boylece hastanin aldig1 radyasyon dozu da azalir fakat bu durum
gorintiiniin netligini bozar ve ayrintilar1 gosterme kapasitesini azaltir.

Giirtltiiye bagh sorunlar bas gosterir.
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Tip voltajinin diistik olmasi X-1s1n1 spektrumunun enerjisini azaltir. Buna bagh
olarak, ortamin atom agirligi ile hizla artan (Z3) fotoelektrik etkilesmeler baskin
olmaktadir. Boylece farkli dokular arasinda meydana gelen farkli foton sogurma
oranlari, goriintiiniin kontrastini arttirmaktadir. Dusiik X-151n1 enerjilerinde ise
yapisal olarak ayni olan fakat kalinliklar1 arasinda kiiciik farkhliklar bulunan
maddelerin fotonlar1 sogurma oranlar1 arasindaki fark artmaktadir. Yani
objelerin kontrasti artmaktadir. Kontrastta meydana gelen bu artislar,
goriintiide olumlu katkilar saglayacak fakat ayni zamanda hastanin sogurmaya

bagl daha fazla radyasyon almasina sebep olacaktir.

X-151n1 spektrumunun ortalama enerjisinin yiiksek olmasi yani yiiksek kVp’lerin
kullanilmasi, Compton etkilesimlerinin oranini arttirmakta, meydana gelen
sacilan fotonlar da goriinti kalitesini olumsuz etkilemektedir. Bunun yani sira,

demetin daha enerjik olmasi sogurulmaya bagli hasta dozunu azaltmaktadir.
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2. KAYNAK OZETLERI

DeMarco vd. (1998), bilgisayarli tomografi verileri kullanilarak ti¢ boyutlu bir
Monte Carlo similasyonu icin MCNP4A geometri ve radyasyon kaynagi
gereksinimlerini otomatik olarak ayarlayan bir grafik kullanici araytzi
gelistirilmislerdir. Gelistirilen grafiksel kullanici arayiizii, kullanicinin lattice
(kafes) geometrisini kullanarak MCNP4A giris dosyalarini otomatik olarak
ayarlamasina izin verir; bu, bireysel voksel elemanlar: icinde homojen veya
heterojen doz hesaplamalarina olanak saglamaktadir. Bu calisma MCNP4A'nin,
Ozel lattice geometri ve cok yonlii kaynak yapisi nedeniyle foton tabanl

radyoterapi hesaplamalari icin uygun bir aday oldugunu gostermektedir.

Fix vd. (2001), Monte Carlo metodunu kullanarak 6 MeV enerjili foton demeti ile
calisma gerceklestirmislerdir. Monte Carlo kodu ile elde ettikleri enerji
spektrumu sonuglarini, transmisyon o6l¢climlerinde elde ettikleri spektrum ile

karsilastirarak Monte Carlo yontemi ile uyumunu ortaya koymuslardir.

Yoriyaz vd. (2001), calismalarinda bir Monte Carlo kodu olan MCNP-4B
kodunun, BT ve SPECT’ten toplanan bilgilere dayanarak uzamsal doz dagilimini
degerlendirme kabiliyetini dogrulamay1 amag¢lamiglardir. Radyoimminoterapide
internal radyasyon kaynagi kullaniminda yeni bir ii¢ boyutlu doz hesaplama
yaklasimi olarak Monte Carlo yontemi ile MCNP-4B kodu gelistirilmislerdir. Bu
calismanin sonucunda, eger doz raporlamasi uygun bir sekilde optimize edilirse
MCNP-4B kodunun bir tedavi planlama sistemi gelistirmek icin

kullanilabilecegini gostermistir.

Akkurt vd. (2004), barit, mermer ve limra gibi Tiirkiye’de yaygin olarak
kullanilmakta olan yapi malzemelerinin toplam kiitlesel ve lineer zayiflatma
katsayilarini XCOM yazilimini kullanarak hesaplamislardir. XCOM’dan elde
ettikleri sonuclari, Nal(Tl) dedektoéri ile aldiklar1 deneysel sonuglar ile
karsilastirarak  sonuclarin  uyumlulugunu gostermislerdir.  Calismanin
sonucunda baritin diger malzemelere goer daha yiiksek bir gama sogurucu

ozelligi oldugu bildirilmistir.
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Stoeckelhuber vd. (2005), siirekli 1stmali BT floroskopi klavuzlugu ile
gerceklestirilen girisimler esnasinda islemi gerceklestiren operatoriin elindeki
radyasyon dozunun Ol¢iimi ile ilgili bir ¢alisma yapmislardir. Bu ¢alisma, BT
floroskopi girisiminde olabildigince kisa zamanda islemin gerceklestirilmesi
gerektigini, igne tutucunun uzunlugunun ve radyasyon koruyucu malzemelerin

Oonemini gostermistir.

Salvado vd. (2005), calismalarinda voksel tabanli bir Monte Carlo simiilasyon
yontemi kullanilarak BT incelemeleri sirasinda alinan radyasyon dozlarini
hesaplamak icin bir yontemin gelistirilmesi ve validasyonunu amag¢lanmistir. BT
tarayic1 geometrisini simiile etmek ve X-1s1n1 spektrumlarini uygulamak icin EGS
tabanli bir kod tasarlayarak, fantomlarin ve hastalarin goriintiilerinden voksel
tabanli bir model olusturmuslardir. Bu c¢alismada kullanilan Monte Carlo
teknikleri ve voksel bazli modellerin, BT incelemeleri sirasinda radyasyon
dozlarinin tahmin edilmesi i¢in uygulanabilecek bir yontem oldugu sonuglar ile
onaylanmistir. Voksel bazli modellerin, hastalar i¢cin doz tahminleri yapmak

lizere fantom olarak kullanilabilecegi belirtilmistir.

Kim wvd. (2007), Kore'de basit radyolojik incelemeler, baryum islem
prosediirleri, BT ve mamografi icin hasta dozlarini tahmin etmek amaciyla
calisma gerceklestirmistir. Bu ¢alismada radyografinin teknik kosullar1 ve genel
tan1 amach radyoloji tetkikleri, BT taramasi ve mamografi icin hasta dozlar
arastirdlmistir. BT taramalarinin uzun yillardir yiiksek dozlu goriintileme
yontemi olarak kabul edildigi, bu nedenle de radyasyon risk tahminlerini dogru
bir sekilde tahmin etmek ve protokolii optimize etmek icin, BT tetkiklerinden

hasta dozu hakkinda bilgi verilmesinin 6nemi vurgulanmistir.

Deak vd. (2008), BT tarama protokollerindeki doz dagilimini1 hesaplamak igin
bir Monte Carlo kodu gelistirmeyi amag¢lamislardir. Calismanin sonunda Monte
Carlo tabanh gelistirdikleri aracin, tarayici geometrisi, X-1s1n1 spektrumu ve
filtre gibi bilgiler bilindiginde BT incelemelerinden kompleks doz dagiliminin

gercek¢i modellenmesini sagladigini gostermistir.
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Peixoto vd. (2008), radyasyon iletim ¢alismalarn i¢in kullanilmak tizere BT
goriintiilerinden faydalanilarak bir erkek Wistar sican tiiriiniin tomografik
modelini olusturma lizerine ¢alisma gerceklestirmislerdir. Ayrica, bu si¢an
modeli ve MCNPX Monte Carlo kodu kullanilarak internal foton ve elektron
kaynaklari altinda absorbe edilen fraksiyonlarin hesaplanmasi da sunulmustur.
Bu c¢alismada gelistirilen 6l¢iim sonuglar1 ve Stabin vd. (2006) tarafindan
yayinlanan 248 g Sprague-Dawley sicani i¢in tahmini absorbe edilen fraksiyon
degerleri arasinda karsilastirma yapmislardir. Karsilastirmalarin sonucunda
MCNPX ile aldiklar1 6l¢iim sonuglari ile Stabin vd. (2006) tarafindan sunulan

verilerin uyumlulugu gosterilmistir.

Lee vd. (2011), BT cekimlerinde kullanilan organ doz dagilimlarin1 hesaplamak
tizere BT organ doz tahmin yontemi gelistirmeyi amaglamislardir.
Olusturduklar1 Monte Carlo simiilasyonlar1 ile deneysel oOl¢iimlerin hem
havadaki serbest hava doz profilleri hem de CTDI degerlerinin karsilastirilmasi

% 9 degerinde iyi bir uyum gostermistir.

Tekin vd. (2016), BT bas bolgesi ¢ekimlerinde, uzaklhiga bagh olarak degisen
gerisacilan radyasyon dozlarinin klinik 6l¢glimler ve Monte Carlo metodu ile
karsilastirilmas1  gercgeklestirilmislerdir. Radyasyondan korunmada temel
prensiplerden biri olan uzakligin etkisini tespit etmek iizere BT odasinda
gantriden itibaren ¢ikis kapisina kadar belirli mesafelerde 6l¢iimler alinmis ve
aynt Olcimler MCNPX'de modellenen BT odasinda da gerceklestirilerek
uyumlulugu belirtilmistir. Bu calismanin sonucunda Monte Carlo metodunun
radyasyondan korunma ile ilgili calismalarda giiclii bir ara¢ oldugu sonucuna

varilmistir.

Tekin vd. (2017), calismalarinda MCNPX (versiyon 2.4.0)’i kullanarak WO3 ve
PbO'nun zirhlama o6zelliklerinin ve etkilerinin radyasyon kiitle zayiflatma
katsayilarina etkisini arastirmiglardir. WO3 ve PbO kiitle zayiflatma katsayi
sonuglarinin elde edildigi Monte Carlo geometrisinin validasyonu, standart

XCOM verileri ile saglanmistir. XCOM ve MCNPX sonuglar arasinda yiiksek
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kolerasyon oldugu saptanmistir. Validasyon ile uygunlugu kanitlanan MCNPX
kodu ile farkli oranlarda W03 ve PbO iceren beton karisimlar hazirlanarak kiitle
zayiflatma katsayilar1 hesaplanmis ve W03z ve PbO’nun etkisi arastirilmistir.
Sonu¢ olarak, PbO’nun WOs3’e gore kiitle zayiflatma katsayisini daha fazla

arttirdigr kanitlanmistir.

Morato vd. (2017), BT'de doz hesaplamalar1 ile ilgili gerceklestirdikleri
calismalarinda, BT ¢ekimleri sebebiyle iyonlastirici radyasyona maruz kalan bir
hastanin aldig1 dozu elde etmek icin otomatik bir metodoloji gelistirmeyi
amaglamiglardir. Bu ¢alismada Monte Carlo kodu olarak MCNP.6.1.1 referans
degerler olarak alinmis ve bu metodolojiye uygulanacak aday olarak da yiiksek
hesaplama hizindan dolayr MC-GPU sunulmustur. MC-GPU, gercekc¢i insan
anatomisi fantomlar1 da dahil olmak iizere, radyografik projeksiyon goriintiileri
ve BT vokselize edilmis nesnelerin taramalarini iiretebilen bir X-1s1m1 iletim
simiilasyonu kodudur. Elde edilen sonuclar, MC-GPU ve MCNP6.1.1 ile elde

edilen simtlasyon degerleri arasinda iyi bir uyumun oldugunu gostermektedir.

Tekin vd. (2017), cimento, Gypsium (al¢1 tas1) ve Gypsium-PbCO3 karisimlarinin
kitle zayiflatma katsayilarinin deneysel sonuglari ile MCNPX sonuglarinin
validasyonunu gosteren bir calisma gerceklestirmislerdir. 356, 662, 1173 ve
1333 keV’de alinan MCNPX ol¢iim sonuglari ile XCOM verileri arasindaki uyum
gosterilmistir. Bu sonuclar MCNPX'in, deneysel analizler olmaksizin foton
etkilesim arastirmalarinda kullanishi oldugunu sergilemektedir. Ayrica elde
edilen sonuglar 15181nda, ¢imento-gypsium karisimlarinin giinlik yasamda ve
profesyonel alanlarda radyasyondan korunma ile ilgili bircok sahada

kullanilabilecegi 6ngoriisiinde bulunulmustur.

Tekin vd. (2017), MCNPX Monte Carlo kodu ile insan viicut organlarinin kiitle
zayiflatma katsayilarim1 hesapladiklar1 bir c¢alisma gerceklestirmislerdir.
MCNPX'de olusturulan simiilasyon ile adipoz doku, kan, kemik, beyin, goz lensi,
akciger, kas ve deri dokularindai kiitle zayiflatma katsayilar1 hesaplanmis ve bu
sonuglar da standart XCOM, FLUKA, GEANT4 ve NIST verileri ile

desteklenmistir. Tiim bu 6l¢iim metodlar arasindaki uyumlar ile MCNPX'in,
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kiitle zayiflatma katsayilarinin hesaplanmasi konusunda uyumlu ve verimli

sonuglar verdigini gostermislerdir.

Tekin vd. (2018), radyasyon zirhlama materyali olarak (75-x)B203-xBi203-
10Na20-10Ca0-5A1,03 cam sistemlerinin (x = 0, 5, 10, 15, 20 ve 25 mol%)
degerleri icin kiitle zayiflatma katsayilarini, etkin atomik numara
hesaplamalarini MCNPX Kodu ile hesaplamiglardir. Elde ettikleri sonuglar
XCOM ile karsilastirmislar ve uyum ortaya koymuslardir. Bu sonuglar, Monte
Carlo kodunun diger cam sistemlerin radyasyon zirhlama 6zellikleri hakkinda

daha fazla hesaplama yapmak i¢in kullanilabilecegini gostermektedir.
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3. MONTE CARLO METODU

Monte Carlo metodunda temel prensip, sonuca ulasilacak bir problemin analitik
¢ozimini mimkuin kilmak i¢in basitlestirmek yerine, bu yontem ile yaklasik
sonuglar elde etmektir. Ornegin nétronlarin kompleks hareketlerinden dolay:
analitik yollardan ¢oziilemeyecek denli karmasik bir problemi ele alalim. Bir
atom reaktoriintin etrafina disariya sizacak olan radyasyonu en aza indirgemek
icin gerekli olan duvar kalinligin1 hesaplayacak olursak, problemin ¢éziimiiniin
analitik yollarla yapilamayacagi fakat Monte Carlo metodu ile yaklasik bir
degere ulasilabilecegi goriiliir. Monte Carlo metodu ile ¢alisan Monte Carlo N-
Parcacik Tasinim Kodu (MCNP) da fiziksel bilgi depolar1 sayesinde bilimde

devrim niteliginde bir programdir (Hancerliogullari, 2006).

Glnimiizde endiistriyel problemlerin ¢6ziimi amaciyla yeni tekniklerin
gelistirilmesi, sistemlerin karmasikligini arttirmakta ve dolayisiyla analitik
coziimlerin mumkiinliigiini zorlastirmaktadir. Problemlerin ¢6ziimiinde
meydana gelen bu karmasiklik teknolojinin gelismesine baglidir. Simiilasyon,
gercegin  bir  temsilidir. Genel olarak simiilasyon, problemlerin
modellenmesinde ve ¢6zlime ulasmada analitik yaklasimlara kiyasla basari
orani daha fazla olan bir tekniktir. Bu basariya ulasmak icin ileri seviyede

bilgisayar kullanimi gerektirir.

Simiilasyon teknigi ile Monte Carlo taniminin birlestirilmesi Von Neumann ve
Stanislaw Ulam bilim insanlarinin c¢alismalariyla, 1940 yili sonlarinda
gerceklestirilmistir. Monte Carlo yonteminde, gercek sistemden alinan veriler
bilgisayar ortaminda olusturulan modellere islenerek sayisal verilerin elde
edilmesi hedeflenir. Bu veriler bir takim tahminler sonucu elde edilir. Sonuca
ulasma sirasinda simiilasyon ¢o6ziimiinde bir ya da birden fazla olasilik

dagilimindan rastgele sayilar secilmektedir.
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3.1. Monte Carlo Simiilasyon Yontemi

Monte Carlo metodunun bir simiilasyonda g¢alismasinin temel prensibi,
yontemin bir probleme uygulanmasi ve simiilasyon sirasinda problemin
tesadiifi sayilar1 kullanarak yaklasik hesaplamalarda bulunmasidir. Monte Carlo
similasyonunun diger yontemlere kiyasla riski daha iyi temsil etmesi sebebiyle
askeri savunma teknolojisi, miihendislik alanlarinda, niikleer teknoloji,
istatistiksel analiz, egitimde 6l¢gme-degerlendirme gibi bir¢ok bilim alaninda

sikca bagvurulan bir yontemdir.

Bir gercek hayat sistemini simiilasyona uygulamanin amaci, gercek hayat
sisteminde yapilmasi miumkin olmayan ya da ¢ok zor olan degisiklikleri
simiilasyon sisteminde kolayca uygulayabilmek, sonuclar1 yaklasik olarak elde
edebilmek ve boylece zamandan, ekonomik yonden ve harcanan enerjiden

tasarruf saglamaktir.

Gergek hayat sistemlerinin simiilasyonu ile c¢alisilmasinda cesitli avantaj ve
dezavantajlart  bulunmaktadir.  Simitlasyon  yonteminin en  biyiik
avantajlarindan biri, klasik ¢6ziim yontemlerinin yetersiz kaldigi karmasik
problemlerde uygulanabilir olmasidir. Ger¢ek hayatta uygulanamayacak
ayrintilarin simiilasyon tizerine eklenebilmesi, calismanin asamali olarak ve
istenilen zamanda yapilabilmesi, sistemin calisma esnasinda duraksatilip tekrar
baslatilabilmesi gibi bir¢cok avantaji bulunmaktadir. Tlim bu avantajlarinin yani
sira, basarii bir simiilasyon modelinin gelistirilmesi icin ileri derecede
bilgisayar kullanimi ve yeterli zamanin ayrilmasi gerekmektedir. Yapilacak olan
kiiciik hatalar, alinacak olan sonuglarda sapmalara neden olabilmektedir.
Similasyon sonucunda optimum bir ¢6ziim liretme garantisinin bulunmadigi,

bir deneme-yanilma yontemi oldugu unutulmamaldir.
Monte Carlo yonteminde 0-1 arasinda degerler alan diizgiin dagilimh sayilar

kullanilarak sayisal olarak bir deney ya da olay taklit edilir. Bu deney ya da

olayda kullanilacak degerler kiimesi bir gelisigiizel say1 kiimesini olusturur ve
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Monte Carlo yonteminde hesaplama esnasinda ¢ok sayida gelisiglizel sayiya

ihtiya¢c duyuldugundan bu sayilar bilgisayar tarafindan iiretilir.

Bir simiilasyon sisteminin bir fotonun hareketlerini degerlendirmesi esnasinda
oncelikle kullanic1 tarafindan belirtilen enerji degerinde, belirlenen tirdeki
kaynak tarafindan foton iiretimi gerceklesir. Uretilen bu foton kaynaktan ¢iktig
andan itibaren simiilasyon sistemi tarafindan takip edilmeye baslamaktadir. Bu
takip, foton enerjisinin simiilasyon kullanicisi tarafindan belirtilen bir kesme
(cutoff) degerinin altina diismesi aninda bitirilir ve bir yenisi tUretilerek

Olctimler devam ettirilir.

Radyasyonun madde ile etkilesimlerini etkileyen birgok parametre
bulunmaktadir. Radyasyonun enerjisi, tiirii, ortam ozellikleri, etkilesime
girecegi maddenin o6zellikleri bu parametrelere 6rnek olarak verilebilir ve her
bir kriter radyasyonun davranislar i¢in olasilik faktori sergiler. Bu olasiliksal

davranislar 6nceden tespit edilemezler.

3.2. MCNP Kodu

MCNP kodu, Los Alamos Ulusal Laboratuvarinda niikleer savunma ve silahlari
lizerine yapilan ¢alismalar sirasinda ortaya ¢ikarilan ve Monte Carlo (MC)
metodunu kullanan bir programdir. Program Monte Carlo metodunu kullanarak
noétronlarin ve gama isinlarinin tasinmasini analiz eder ve bunlarin sonucunda
olusabilecek kombinasyonlarin tasinmalariyla ilgilenir. Ayni zamanda, hem
birincil kaynak elektronlarin hem de gama isinlarinin madde ile etkilesimi

sonucu olusan ikincil elektronlarin taginimlariyla da ilgilenmektedir.

Monte Carlo N-particle Transport Code (MCNP) foton, elektron ve notronlarin
zamana bagh siirekli enerji gecislerini ti¢ boyutlu bir geometride simiile eden
koddur. MCNP kodu kendi icinde Monte Carlo simiilasyonu ve farkli modelleri
icermektedir. Kodun icerdigi fizik ve matematik bilgileri sayesinde, nitikleer

alandaki ¢alismalar yapilabilmektedir.
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MCNP, geometri olusturulurken kodlanan hiicre ve ylizey bilgilerini kullanarak
sistem Tlizerinde ol¢iimler yapan bir koddur. Bu kod, yiizeyler tarafindan
sinirlandirilarak olusturulan hiicrelerde ve bolgelerin bilesenlerinde gelisigtizel

davranis sergiler.

MCNP’de yazilan kodun hesaplanmasi sonucu istatistiksel analiz MCNP’nin
kendisi tarafindan saglanir. Yapilan hata tahminleri, simiile edilen sistemle
gercek sistemin fiziksel degerlerini karsilastirip sonuglarin Kkesinligini
gostermez fakat MCNP tarafindan yapilan hesaplamalarin kesinligini ifade

etmektedir.

3.2.1. MCNP input Dosyasinin Genel Yapisi

Bir MCNP input dosyasi, simiilasyonu planlanan sistemin geometrisini, sistemde
kullanilacak tiim materyallerin o6zelliklerini, radyasyon kaynaginin yapisini,
dedektor sistemlerini ve radyasyonun iletim o6zellikleri ile ilgili tiim bilgileri

icermelidir.

Sekil 3.1‘de bir input dosyasinin yapisi genel hatlariyla gosterilmektedir. Bir
MCNP input dosyasi temel olarak ii¢c ana bdlimden olusmaktadir: Hiicre
kartlari, yiizey kartlar1 ve data kartlari. MCNP’de kart kelimesi tek bir satir1 ifade

etmektedir.

Mesaj Blogu +
Snrlayicr bosluk kartt fopsiyvone])
Tek Satirhik Problem Bashik Karta

Hiicre Kartlan (Blok 1)
Srmrlayicr bosluk karb
Ylizey Kartlan (Blok 23
Stmrlayier bosiuk kark

Data Kartlan (Blok 3)

Sekil 3.1. MCNP input dosyasinin genel yapisi (Shultis ve Faw, 2011)
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Input dosyasinin her bir satirinda en fazla 80 siitunluk icerik yazilabilmektedir.
80 siitunu asan satirlarda, satirin sonuna & karakteri konularak bir alt satira
gecilir ve Ust satirda kalinan yerden devam edilebilmektedir. Ayrica input
dosyas1 hazirlanirken serbest alan formati 6zelligi sayesinde, harfler biuiytik-
kiiciik kullanilabilmekte, hatta biiytik-kiiciik karisik yazim da séz konusu
olabilmektedir. Bir satirin basina yazilan C veya c karakteri, MCNP ¢alisirken o
satirt okumamasim saglar. Input bilgilerinin yazildigi herhangi bir satirin
sonuna eklenen $ karakteri ise kullanicinin o satir hakkinda bilgi verici

yorumlari not almasina olanak saglar ve yine MCNP tarafindan okunmaz.

MCNP input dosyalarindan kullanilan birim sistemleri; uzunluk i¢cin santimetre
(cm), enerji icin mega elektron-volt (MeV), atom yogunlugu b-l.c! ve kiitle
yogunlugu g/cm3 olarak programa tanimlanmistir. Bashk karti, MCNP input
dosyasinin ilk satiridir ve diger satirlar gibi en fazla 80 karakter ile
sinirlandirilmistir. Bashk satirinda, gelecek calismalara 1sik tutmak adina

problemi temsil edecek bir baslik verilir.

3.2.2. Geometri Tanimlamalari

MCNP kodunda geometrinin tanimlanmasi ve simiilasyona uyarlanmasi en
onemli noktalardan biridir. Geometri tanimlanmasinda, hacim ve hiicrelerin
belirlenmesi ve bu hiicreleri olusturan ylizeylerin geometri inputunda
bulunmasi gerekir. Geometri tanimlamalar1 yapilirken koordinat diizleminden

yararlanilir ve Cizelge 3.1'de verilen denklemler kulanilr.
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Cizelge 3.1. MCNP Geometri tanimlamalan (ytlizey kart1)

Input Tir Tanimlama Denklem Kart
Kodu Inputu
P Genel Ar+ By+Cz—D =0 ABCD
PX Diizlem x-eksenine dik x— D=0 D
PY y-eksenine dik y—D=0 D
PZ z-eksenine dik z-=D=0 D
Orijinde R
merkezlenmis o o R
SO Genel P+ 42— RP=0 Ty=
S x-ekseninde (z—2)24+(y—9)*+(2—2)?—R?=0 z R
SX Kiire merkezlenmis (-2 +12+22-R2=0 Y R
SY y-ekseninde 24 (y—y?+22-R2=0 zZR
SZ merkezlenmis 24y 4(z—22—R2=0
z-ekseninde
merkezlenmis
c/X x-eksenine paralel -9+ (- 5):2 ~R*=0 yZR
C/Y y-eksenine paralel (x—2)2+(z-22-R*=0 z7R
C/Z N, z-eksenine paralel (-2 +(y—p)°-R>*=0 zy R
CX SireQ x-ekseninde 24 R
Cy y-ekseninde R
CZ z-ekseninde R
K/X AW el y—1)2 + (2—2)% — t(z—2) Fyze? +1
o e | Ve 0| A
K/Z o @—aP +(y=y) —t(z-2) - 0| 2wzt £l
KX Koni z-eksenine paralel " - _
ont x-ekseninde VYt 22—tz -2)=0 * 52 +1
II?Z( y-ekseninde Va? 4+ 22 —i(y —y) =0 y ':2 +1
z-ekseninde Vai4y? —t(z—2)=0 zt7 1
ih5oi Az -2 +Bly-9°+C(z-2°| ABCDE
Elipsoid 7 ' ’
: . Eksenler; x, y ve z +2D(z—z)+2E(y—3)| FGQzgz
5Q Hiperbolik eksenlerine paralel 2F )4+ G =0 Ty
Parabolik P 2Pz - 2) + G =
Silindir, ) ) )
Koni Eksenler; x,y ve z Ax" 4+ By*+Cz"+ Day+ Eyz| ABC D E
GQ Elipsoid eksenlerine paralel +Fzz+Gz+Hy+J2+K=0| FGHJK
Parabolik degildir
Hiperbolik
Eliptik
veya . - - " ryzABC
X dairesel (513—2?)2/15’2 + (\/(y_y)z -+ (3—2)2 — A)Q/(_/Q —1=0
halka. TygzABC
Y r — — 9§yt T )
Ty Eksenler; (—9)?%/B?+ (-2 + (z—2)2 - A)?/C? - 1=0
X-y-veya ryzABC
TZ z (2=2)%/B* + (\/(z—2)2 + (y—9)2 — A)?/C* -1=0 ‘
eksenlerin
e paralel
XYZP Yiizeyler, noktalar ile tanimlanir.
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3.2.3. Hiicre ve Yiizey Kartlari

Bir MCNP geometrisi olusturulurken dikkat edilmesi gereken iki yap1 vardir.
Bunlardan birincisi, geometride var olan alanlari kapsayan hiicre terimi, ikincisi

ise bu hiicreleri sinirlandiran yiizey tanimlamalaridir.

Geometride olusturulan her bir hiicre ayr1 materyaller ile doldurulabilmekte
veya vakumlu bir ortam yaratilacak sekilde kodlama yapilabilmektedir. Sekil

3.2’de hiicreler ve ytizeyleri temsili olarak gosterilmistir.

Sekil 3.2. Bir silindirin temsili geometrik ¢izimi

Sekildeki yapi bir silindirin geometrik c¢izimidir. Sekil 3.2‘de tiggenler
icerisindeki rakamlar her bir renkteki ytizeyleri, daire igerisindeki rakamlar ise

bu yiizeylerin sinirladigi hiicreleri temsil etmektedir.
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1 numaral hiicre dis ortami goéstermekte, 2 numaral hiicre bu silindirin
kalinligin1 ve 3 numarali hiicre ise silindirin i¢ini géstermektedir. 2 numarali
hiicre 4 ve 5 numarali yiizeylerle sinirlandirilarak olusmustur. Bu silindir x, y, z
koordinat sistemine oturtulmus ve x ekseninde tabani olusturan 8 numaral
ylzey x=20 noktasinda, 6 numarali listlinli kapatan yiizey ise x=32 noktasinda

konumlandiriimstir.

Bu input dosyasinin MCNPX Visual Editor Version X22S’de calistirildiginda Sekil
3.3’deki geometrisi ve Sekil 3.4’deki ti¢ boyutlu goriintiisii olusmaktadir.

Upsate I IVJ:,baax _v_] [Zz502 |7o' [ 116829 | i]]vom o '|o
EI_I Labet:|| CEL - tevet [0 ¥] Jo [o [1.0000
el

lez‘”’“""‘

< 1« <l
g

V Facets
WW Mesh
Cell Line »

Sekil 3.3. MCNPX Visual Editor Version X22S silindir gortintuisu

Sekil 3.4. MCNPX Visual Editor Version X22S {i¢ boyutlu silindir géoriinimi
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Bir hiicre kartinin formu asagidaki gibidir.

j m d geometri parametreler

Bu satirda j; hiicrenin numarasini, m; hiicrenin icerisinde bulunan materyali, d;
o materyalin yogunlugunu ifade etmektedir. Eger birka¢ hiicrede ayn1 materyal
kullaniliyorsa, hiicrelerin numaralar (j) farkl fakat materyal numaralar1 (m)
ayni olmaktadir. Geometri kisminda, o hiicreyi sinirlayarak olusturan ytzeylerin
hiicreyi ne sekilde kapladig1 belirtilmektedir. Parametrelerin bulundugu son
béliim ise, data kartlan ile iliskilidir. Ornegin, parametre béliimiinde “imp:n”

yazilmasi, o hiicrede nétronlarla ¢alisma yapilacagini gosterir.

MCNP input dosyasinda ytizey kartlarinin formu asagidaki gibidir:

j a list

Bu satirda j, yiizey numarasidir. a, yiizey tiruni (silindirik, diizlem, konik vb.)
ve list ise uzaysal diizlemdeki uzaklhigl ya da yaricapt cm cinsinden ifade

etmektedir.

Ornegin;

satir;; 1 numaral yiizeyin z ekseninde bulunan cz merkezli bir silindir ytlizeyi

oldugunu ve bu silindirin yarigapinin 20 cm oldugunu belirtmektedir.

3.2.4. Data Kartlari

Data kart boliimiintin formati, hiicre ve yiizey kartlari ile aynidir. Medikal fizik
calisanlarinin data kartlarinda olmasi gereken en 6nemli bilgileri; problemin
tirii, kaynak tanimlamalari, sayim (tally) tanimlamalari, materyal ve cross-

section tanimlamalaridir.
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Problem tiirii satirinda belirtilen “mode” kodu, simiilasyonda hangi pargacigin
yaratilacagin1 ve problemde takip edilecegini belirtmektedir. Mode kodunun
yanina yazilacak olan N harfi, o pargacigin tiiriiniin nétron oldugunu; P harfi

foton oldugunu ve E harfi ise elektron ya da pozitron oldugunu ifade etmektedir.
Medikal fizik g¢alismalarinda kaynak tanmimlamasi icin “SDEF” kodu
kullanilmaktadir. Cizelge 3.2’de bu ¢alismanin inputunda kullanilan kaynak

tanimlamalar1 (SDEF) i¢in kullanilan kodlar verilmistir.

Cizelge 3.2. MCNP kaynak tanimlamalar

Degisken Anlam Varsayilan
} XXX,YYY,ZZZ ve UUU,VVV,WWW ile
CEL Hicre ) _
belirlenir.
ERG Enerji (MeV) 14 MeV

u, VEC ve UUU,VVV,WWW
arasindaki a¢inin kosiniisti.
DIR Azimutla ilgili ag1
herzaman standart olarak

[0,21t]’de 6rneklenir.

Hacim durumu: p standart olarak [-
1,1] araliginda 6rneklenir
(izotropik). Yiizey durumu: pe [0,1]
icin p(n)=2p (kosiniis dagilimi)

Ornekleme pozisyonu icin

POS 0,0,0
referans noktasi
AXS EXT ve RAD i(;jn referans Yon yok
vektor
o . =1 (no6tron) eger MODE N veya P
K lad
PAR aynasin yaylimadigl | yeya N P E; =2 (foton) eger MODE P

parcacigin turu

; =3 (elektron) eger MODE E ise.

Sayim (tally) kartlari, kullanicilarin Monte Carlo hesaplamalarinda elde etmek
istedikleri bilgileri belirlemek i¢cin kullanilir. Bu ¢alismada MCNP input dosyasi
hazirlanirken kullanilan F4 tally kodu, bir hiicrenin i¢indeki ortalama akiyi
vermektedir.

Bir MCNP input dosyasinda materyal kartinin gosterimi asagidaki gibidir:

mn and1 oranl and2 oran2...
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mn; materyalin numarasini, andl materyali olusturan elementlerin atom
numarasini, oranl; niklid oranini ifade etmektedir. Eger materyal birden fazla

farkli atomdan olusuyor ise biitiin atomlar bu sekilde siralanarak yazilir.

3.3. MCNPX Kodunun Olusturulmasi ve Yontem

Bu calismada BT taramalarindaki anatomik bélgelerdeki bazi organlarin kiitle
zayiflatma katsayilar1 ve bu bolgelerin kalinliga bagh olarak radyasyon
zayiflatma  miktarlar1  arastirllmis  ve  sonuglarin  karsilastirmalari
gerceklestirilmistir. Anatomik bolge olarak beyin, toraks ve abdomen bélgeleri
belirlenmis; kiitle zayiflatma katsayilar1 hesaplanmak tlizere de bu anatomik
bolgelerden sirasiyla beyin dokusu, akciger dokusu ve karaciger dokusu
secilmistir. Bunlara ek olarak toraks ve abdomen anatomik bolgelerindeki
radyasyon azalimlarina etkilerini incelemek tzere, yag dokusunun kitle

zayiflatma katsayisi i¢in 6l¢iimler gerceklestirilmistir.

3.3.1. Beyin, Akciger, Karaciger ve Yag Dokularinin Kiitle Zayiflatma

Katsayilarinin Hesaplanmasi

Bu ¢alismada beyin, toraks ve abdomen anatomik bolgelerinden sirasiyla beyin,
akciger ve karaciger organlari segilerek bu organlar MCNPX ile modellenmis ve
radyolojik enerji araliklarindaki (0.08, 0.10, 0.12, 0.14, 0.511, 0.662, 1.173,
1.274 ve 1333 MeV) kiitle zayiflatma Kkatsayilar1 XCOM verileri ile

kiyaslanmistir.
Sekil 3.5'de beyin, akciger, karaciger ve yag dokularinin kitle zayiflatma

katsayillarini hesaplamak tlizere hazirlanan simiilasyon modelinin temsili

gorinimi verilmistir.
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Doku Dedektor
Ornegi

Radyasyon Kayna@

@ —
Kurgun
Kolimator

Sekil 3.5. Doku orneklerinin kiitle zayiflatma katsayilarini hesaplamak i¢in total
simiilasyon geometrisi

Hedeflenen simiilasyon goriintiisiiniin input dosyasina aktarilmasi sonucu elde

edilen MCNPX simiilasyon geometrisi Sekil 3.6’da gosterildigi gibidir.

2l cards for
5

if = D3/2h/18 DE:22:4S

0,00

rigin
e

Sekil 3.6. Kiitle zayiflatma katsayisi hesaplamalar1 igin gelistirilen input
dosyasinin MCNP gorsellestirme aracindaki ekran goriintiisi

Beyin, akciger, karaciger ve yag dokularinin kiitle zayiflatma katsayilari, kolime
edilen ve mono-enerjik 1sinli noktasal izotropik kaynak kullanilarak
hesaplanmistir. izotropik kaynak, her bir doku kiitle zayiflatma katsayisi
hesaplamasi i¢in sirasiyla 0.08 MeV ila 1.333 MeV arasindaki radyolojik enerji
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araliginda tanimlanmistir. Bu MCNPX simiilasyonunda, dokulardaki Kkiitle
zayiflatma katsayilarini belirlemek tizere ortalama aki tally (F4) kullanilmistir.
Tim 6l¢iim ve hesaplamalar Intel® Core™ i5 CPU 2.71 GHz donaniml bilgisayar

kullanilarak gergeklestirilmistir.

3.3.2. Beyin Anatomik Bélgesinin MCNPX Geometrisinin Olusturulmasi
Beyin anatomik bolge geometrisi olusturulurken hiicre ve ytlizeyler tanimlanmis
ve ICRU 46 Raporu 1siginda Cizelge 3.3’de verilen doku/organ elemental

yuzdeleri ile materyal tanimlamalar: gergeklestirilmistir.

Cizelge 3.3. Beyin, kranium ve deri dokularinin elemental ytlzdeleri ve
yogunluklar1 (ICRU-46, 1991)

Beyin (Yetiskin) Kranium Deri (Yetiskin)
Hidrojen (H) 10.7 5.0 10.0
Karbon (C) 14.5 21.2 20.4
Azot (N) 2.2 4.0 4.2
Oksijen (0) 71.2 435 64.5
Sodyum (Na) 0.2 0.1 0.2
Magnezyum (Mg) - 0.2
Fosfor (P) 0.4 8.1 0.1
Kiikiirt (S) 0.2 0.3 0.2
Klor (CI) 0.3 - 0.3
Potasyum (K) 0.3 - 0.1
Kalsiyum (Ca) - 17.6
Yogunik (p) 1.04 1.61 1.09
(g/cm?)

input dosyasina geometri ve materyal tanimlamalarinin olusturulmasi
sonucunda MCNPX Visual Editor Version X22S'de elde edilen iki boyutlu
gorintiisi Sekil 3.7’deki gibidir.
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Sekil 3.7. Beyin anatomik bolgesinin MCNPX Visual Editor Version X22S'deki
goruntusu

Sekil 3.7’de kirmizi renk ile belirtilen rakamlar hiicreleri, mavi renk ile belirtilen
rakamlar ise ytizeyleri temsil etmektedir. 5 numarali sar1 hiicre beyin dokusunu,
4 numarali lacivert hiicre kraniumu (kafatasi) ve 3 numarali kirmiz1 hiicre ise
kafatas1 derisini olusturmaktadir. Geometride hiicre-ylizey tanimlamalarinin
ardindan kaynak ve dedektoér konumlandirilmistir. 6 numarali hiicre radyasyon
kaynagin1 ve 7 numarali hiicre de dedektori temsil etmektedir. Bu input
dosyasinin MCNP goriintiisii Sekil 3.8’deki gibidir.

71 MCNP Plot Window =S EER

Ell{ e
t cell cards

EHW = IVIIAR 1008
I
!mntn;up‘ | A

Sekil 3.8. Beyin anatomik boélgesi input dosyasinin MCNP Plot gortintiisii
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Beyin anatomik bolgesinin BT radyolojik enerjielerindeki radyasyon zayiflama
miktarlarinin belirlenmesinde 1s1nin gectigi eksende beyin cap1 17.6 cm’den

19.4 cm’e 0.6’sar cm arttirilarak 6l¢gtimler alinmistir.

3.3.3. Toraks Anatomik Bolgesinin MCNPX Geometrisinin Olusturulmasi
Toraks anatomik bolgesinin geometrisi olusturulurken hiicre ve yiizeyler
tanimlanmis ve ICRU 46 Raporu 1si8inda Cizelge 3.4’de verilen doku/organ

elemental ylizdeleri ile materyal tanimlamalar: gergeklestirilmistir.

Cizelge 3.4. Akciger, kalp, vertebra, gogiis kafesi, meme ve deri dokularinin
elemental ytlizdeleri ve yogunluklari (ICRU-46, 1991)

AKkciger Gogiis
(Saghkh) Kalp Vertebra N Meme Deri
Hidrojen (H) 10.3 10.4 7.0 6.4 10.6 10.0
Karbon (C) 10.5 13.9 28.7 26.3 33.2 20.4
Azot (N) 3.1 2.9 3.8 39 3.0 4.2
Oksijen (0) 74.9 71.8 43.7 43.6 52.7 64.5
Sodyum (Na) 0.2 0.1 - 0.1 0.1 0.2
Magnezyum (Mg) - - 0.1 0.1
Fosfor (P) 0.2 0.2 5.1 6.0 0.1 0.1
Kiikiirt (S) 0.3 0.2 0.2 0.3 0.2 0.2
Klor (CI) 0.3 0.2 0.1 0.1 0.1 0.3
Potasyum (K) 0.2 0.3 0.1 0.1 - 0.1
Kalsiyum (Ca) - - 11.1 13.1
MR 0.26 1.05 1.33 1.41 1.02 1.09
(g/cm?)

input dosyasina geometri ve materyal tanimlamalarinin olusturulmasi
sonucunda MCNPX Visual Editor Version X22S’de elde edilen toraks
simiilasyonunun viicudun 6n tarafindan gorinimii Sekil 3.9’daki, arka (sirt)

tarafindan goriiniimii ise Sekil 3.10’daki gibidir.
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__Vertebra

Sekil 3.9. Toraks anatomik bolgesinin (deri tabakasi hari¢) MCNPX Visual Editor
Version X22S'deki viicudun 6n tarafindan goriintiisi

Vertebra
Akcigerler

N

“REZaDwpracwpmes

Gééﬁ§ kafesi

Sekil 3.10. Toraks anatomik bolgesinin (deri tabakasi harig) MCNPX Visual
Editor Version X22S’deki arka tarafindan goriintiisii

75



Toraks anatomik bolgesinin BT radyolojik enerjilerindeki radyasyon zayiflama
miktarlarinin belirlenmesinde govde kisminin 151n gecen kalinligr 13 cm olarak
alinarak meme dokularinin kalinliklar: kiyaslanmis olup; 1s1nin detektore dogru
yollandig1 eksende meme c¢aplarn 11, 13, 15 ve 17 cm alinarak toraks
bolgesinden gecerek detektorlere ulasan radyasyon doz miktarlarinin él¢iimleri

gerceklestirilmistir.

3.3.4. Abdomen Anatomik Bolgesinin MCNPX Geometrisinin

Olusturulmasi

Abdomen anatomik bolgesinin geometrisi olusturulurken hiicre ve yiizeyler
tanimlanmis ve Cizelge 3.4’de verilen doku/organ elemental ytzdeleri ile

materyal tanimlamalar gerceklestirilmistir.

Cizelge 3.5. Karaciger, pankreas, vertebra, safra kesesi, deri, mide, bobrek, dalak,
bagirsak ve yag dokularinin elemental yiizdeleri ve yogunluklar:
(Duck, 1990; ICRU-46, 1991)

Karaciger Pankreas Vertebra Safra Deri
kesesi
Hidrojen (H) 10.2 10.6 7.0 10.8 10.0
Karbon (C) 13.9 16.9 28.7 6.1 20.4
Azot (N) 3.0 2.2 3.8 0.1 4.2
Oksijen (0) 71.6 69.4 43.7 82.2 64.5
Sodyum (Na) 0.2 0.2 - 0.4 0.2
Magnezyum (Mg) - - 0.1 - -
Fosfor (P) 0.3 0.2 5.1 - 0.1
Kiikiirt (S) 0.3 0.1 0.2 - 0.2
Klor (CI) 0.2 0.2 0.1 0.4 0.3
Potasyum (K) 0.3 0.2 0.1 - 0.1
Kalsiyum (Ca) - - 11.1 - -
Demir (Fe) - - 0.1 - -
Yogunhuk (p) 1.06 1.04 1.33 1.026 1.09
(g/cm?)
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Cizelge 3.5. Karaciger, pankreas, vertebra, safra kesesi, deri, mide, bobrek, dalak,
bagirsak ve yag dokularinin elemental yiizdeleri ve yogunluklari
(Duck, 1990; ICRU-46, 1991) (Devam)

Mide Bobrek Dalak Bagirsak Yag
Hidrojen (H) 10.4 10.3 10.3 10.6 114
Karbon (C) 13.9 13.2 11.3 11.5 59.8
Azot (N) 29 3.0 3.2 2.2 0.7
Oksijen (0) 72.1 72.4 74.1 75.1 27.8
Sodyum (Na) 0.1 0.2 0.1 0.1 0.1
Magnezyum (Mg) 0.1 - - 0.1 -
Fosfor (P) 0.2 0.2 0.3 0.1 0.1
Kiikiirt (S) - 0.2 0.2 - -
Klor (CI) 0.1 0.2 0.2 0.2 0.1
Potasyum (K) 0.2 0.2 0.3 0.1 -
Kalsiyum (Ca) 1.05 0.1 - - -
Demir (Fe) - - - - -
MO 1.05 1.05 1.06 1.04 0.91
(g/cm3)

Input dosyasina geometri ve materyal tanimlamalarinin yapilmasi sonucunda
MCNPX Visual Editor Version X22S'de elde edilen ili¢ boyutlu abdomen
goriintiisiiniin viicudun 6n taragindan goriiniisii Sekil 3.11°da, viicudun arka

(sirt) tarafindan goriintisii ise Sekil 3.12’de verilmistir.
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Sekil 3.11. Abdomen anatomik boélgesinin (deri ve yag tabakasi harig) MCNPX
Visual Editor Version X22S’deki viicudun 6n tarafindan goériintiisi

/|

Sekil 3.12. Abdomen anatomik boélgesinin (deri ve yag tabakasi hari¢) MCNPX
Visual Editor Version X22S’deki viicudun arka tarafindan goriintiisii
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Abdomen anatomik boélgesinin BT radyolojik enerjilerindeki radyasyon
zayiflama miktarlarlar1 olgiiliirken, abdomen bolgesinde 1sinin gectigi kismin
kalinligt 20 cm olarak hazirlanmis olup; abdomen bdélgesinde derinin altinda
bulunan yag tabakasinin kalinhig1 2, 4, 6 ve 8 cm olarak degistirilmistir ve

boylece yag tabakasinin radyasyon zayiflama miktarlarina etkisi arastirilmistir.

3.4. XCOM ve WinXCom

Hubbell ve Seltzer 1995 yilinda yaptiklar1 ¢alismada 1 keV-20 MeV arasindaki
foton enerjilerinde, ¢ok sayida farkli elementler igin kiitle zayiflatma katsayilari
ve kiitle enerji sogurma katsayilarin1 hesaplamislardir. Daha sonra Berger ve
Hubbell; bir element, bilesik veya karisim icin 1 keV - 100 GeV enerji
araliklarinda kiitle zayiflama katsayilarini veya foton etkilesim tesir kesitlerini
hesaplayabilmek adina XCOM'u gelistirdi. XCOM’un gelistirilmesinin ardindan,
bu program, Gerward vd. (2001) tarafindan bir Windows platformuna
tasinmistir. Bu yeni Windows stirtimiine WinXCom adi verilmistir. Windows ara
yuzl sayesinde, kullanim kolaylhig1 saglayan programda herhangi bir element,
bilesik ya da karsimin kiitle zayiflatma katsayilari, atomik fotoelektrik olay,
inkoherent ve koherent sac¢ilma, ¢ift olusumu gibi kismi foton etkilesimlerini
veya toplam foton etkilesimlerinin hesaplanmalarin1 barindirmasi, bu
hesaplamalarin sonuclarinda elde edilen verileri de Microsoft Excell ortamina
aktarabilir olmasi kullanim kolayligin1 daha da desteklemektedir (Gerward vd.,

2004).
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4. ARASTIRMA BULGULARI

4.1. Beyin, Akciger, Karaciger ve Yag Dokularinin Kiitle Zayiflatma

Katsayilarinin MCNPX ve XCOM Sonuglarinin Karsilastirilmasi

Beyin, akciger, karaciger ve yag dokunun 0.08, 0.10, 0.12, 0.14, 0.511, 0.662,
1.173, 1.274 ve 1.333 MeV enerjilerinde kiitle zayiflatma katsayilart MCNPX ve
XCOM programlari ile hesaplanarak asagidaki grafikler elde edilmistir. Sekil 4.1
beyin dokusunun MCNPX ve XCOM sonuglarinin Kkarsilastiriimasin

icermektedir.
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Sekil 4.1. Beyin dokusunun MCNPX ve XCOM’da alinan kiitle zayiflatma
katsayilar1 sonuglari

Sekil 4.2 BT toraks anatomik bolgesinde kiitle zayiflatma katsayisinin 6l¢tilmesi
icin  secgilen akciger dokusunun, MCNPX ve XCOM sonuglarinin

karsilastirilmasini icermektedir.
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Sekil 4.2. Akciger dokusunun MCNPX ve XCOM’da alinan kiitle zayiflatma
katsayilar1 sonuglari

BT abdomen anatomik bolgesinde kiitle zayiflatma katsayisinin olgiilmesi i¢in
secilen karaciger dokusunun MCNPX ve XCOM sonuglarinin karsilastirilmasi

Sekil 4.3'de verilmistir.
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Sekil 4.3. Karaciger dokusunun MCNPX ve XCOM’da alinan kiitle zayiflatma
katsayilar1 sonuglari
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BT toraks ve abdomen bélgelerindeki radyasyon azalim miktarlarini kiyaslama
calismalarinda bu bolgelerdeki yag dokusu miktarinin degisimi ele alinmistir.
Sekil 4.4'de yag dokusunun MCNPX ve XCOM sonuglarinin karsilastirilmasi

verilmistir.
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Sekil 4.4. Yag dokusunun MCNPX ve XCOM’da alinan kiitle zayiflatma katsayilari
sonuclari

4.2. Beyin Anatomik Bélgesinden Gecen Doz Miktarlarinin Kalinliga Bagh

Degisimi

MCNPX'de simiile edilen Beyin BT c¢ekimlerinin, 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV
enerjilerinde gergeklestirilen ve kafatasi ¢apinin 17.6 cm’den 19.4 cm’e kadar
0.6’sar cm arttirilarak gercgeklestirilen dl¢iim sonuglar1 enerjilere gore sirasiyla

Sekil 4.5, Sekil 4.6, Sekil 4.7 ve Sekil 4.8’de verilmistir.
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Sekil 4.5. 0.08 MeV’'de beyin anatomik bolgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.6. 0.10 MeV’de beyin anatomik bolgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.7. 0.12 MeV’de beyin anatomik bolgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.8. 0.14 MeV’de beyin anatomik bolgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diistiis grafigi

4.3. Toraks Anatomik Bolgesinden Gecen Doz Miktarlarinin Kalinliga Bagh

Degisimi

MCNPX’de simiile edilen Toraks BT ¢ekimlerinin, 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV

enerjilerinde gergeklestirilen, toraks govde kalinliginin 13 cm olarak ve meme
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caplarinin 11 cm’den 17 cm’e, 2’ser cm arttirilarak gergeklestirilen Olgiim
sonuglari enerjilere gore sirasiyla Sekil 4.9, Sekil 4.10, Sekil 4.11 ve Sekil 4.12’de

verilmistir.
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Sekil 4.9. 0.08 MeV'de toraks anatomik bolgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.10. 0.10 MeV’de toraks anatomik bolgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.11. 0.12 MeV’de toraks anatomik boélgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh dusiis grafigi
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Sekil 4.12. 0.14 MeV’de toraks anatomik boélgesinden gecen doz miktarinin
kalinhiga bagh diisiis grafigi

4.4. Abdomen Anatomik Boélgesinden Gegen Doz Miktarlarinin Kalinhga

Bagh Degisimi

MCNPX'’de simiile edilen Abdomen BT ¢ekimlerinin, 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV
enerjilerinde gerceklestirilen, toraks govde kaliniginin 20 cm olarak alinmig

olup, abdomen kismina eklenen yag dokusu kalinliklar1 2, 4, 6 ve 8 cm olarak
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simiile edilmistir. Boylece toplam abdomen kalinlig: sirasiyla 22, 24, 26 ve 28
cm olarak simile edilmistirr MCNPX'de gergeklestirilen o6l¢iim sonuclari

enerjilere gore sirasiyla Sekil 4.13, Sekil 4.14, Sekil 4.15 ve Sekil 4.16'da

verilmistir.
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Sekil 4.13. 0.08 MeV’'de abdomen anatomik boélgesinden gecen doz miktarinin
kalinliga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.14. 0.10 MeV’'de abdomen anatomik boélgesinden gecen doz miktarinin
kalinhiga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.15. 0.12 MeV’'de abdomen anatomik boélgesinden gecen doz miktarinin
kalinhiga bagh diisiis grafigi
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Sekil 4.16. 0.14 MeV’'de abdomen anatomik boélgesinden gecen doz miktarinin
kalinhiga bagh diisiis grafigi
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5. TARTISMA VE SONUCLAR

Bu c¢alismada bilgisayarli tomografi ¢ekimlerinde beyin, toraks ve abdomen
bolgelerinden spesifik organlar secilerek hazirlanan MCNPX simiilasyonu input
kodunun c¢alistirilmasi ile elde edilen kiitle zayiflatma katsayilari ile standart
XCOM verileri karsilastirilmistir. Kiitle zayiflatma katsayilarinin incelenmesinde
secilen anatomik bolgelerdeki organ ve dokulardan; beyin, akciger ve karaciger
dokular ile ¢ekim bolgelerinde sismanliga bagh yag kalinliginin da etkisini
incelemek tizere yag dokusu secilmistir. Bu dokularin 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14
MeV BT cekim degerlerinde ve 0.511, 0.662, 1.173, 1.274 ve 1.333 MeV
radyolojik enerji degerlerindeki Olglimleri MCNPX (versiyon 2.4.0) ile
gerceklestirilmis ve standart XCOM verileri ile Kkarsilastirma grafikleri
olusturulmustur. Sekil 4.1, Sekil 4.2, Sekil 4.3 ve Sekil 4.4’de gorildiigu iizere;
beyin, akciger, karaciger ve yag dokularinin MCNPX simiilasyonu ile elde edilen
kitle zayiflatma katsay1 sonuglar ile standart XCOM verileri arasinda uyum
gozlemlenmistir. Bu uyum, olusturulan MCNPX inputunun valisdasyonu icin
onem arz etmektedir ve Monte Carlo metodunun bu tiir ¢calismalarda giiclii bir

ara¢ oldugu sonucu desteklenmistir.

Beyin, toraks ve abdomen BT c¢ekim bolgelerinde radyasyon azalim
miktarlarinin 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV’'deki MCNPX olciim sonuglari

bolgelere gore ayr1 ayri verilmistir.
0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV’de gergeklestirilen beyin BT dl¢limleri kiyaslanmak

tizere Sekil 4.17°de bolgenin kalinhigina bagh olarak dedektoérler tarafindan

oOlciilen radyasyon enerjilerindeki degisim sonuglar: gosterilmistir.
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Sekil 4.17. 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV’de beyin anatomik bdlgesinden gecen
doz miktarinin kalinliga bagh diisiis grafigi

0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV'de gergeklestirilen toraks BT oOlgtimleri
kiyaslanmak tizere Sekil 4.18’de bélgenin kalinligina bagh olarak dedektorler

tarafindan odl¢iilen radyasyon enerjilerindeki degisim sonuglar1 gosterilmistir.
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Sekil 4.18. 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV’de toraks anatomik bolgesinden gecen
doz miktarinin kalinhiga bagh diistiis grafigi
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0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV'de gergeklestirilen abdomen BT 6lctimleri
kiyaslanmak tizere Sekil 4.19'da bolgenin kalinligina bagh olarak dedektorler

tarafindan o6l¢ililen radyasyon enerjilerindeki degisim sonuglar1 gosterilmistir.
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Sekil 4.19. 0.08, 0.10, 0.12 ve 0.14 MeV’'de abdomen anatomik bodlgesinden
gecen doz miktarinin kalinliga bagh diistis grafigi

Farkli enerjilerde alinan ve anatomik bdlgenin kalinligina bagh olarak
radyasyon zayiflama miktarlarinda gerceklesen degisimlere ek olarak, ayni
enerji seviyelerinde kalinligin etkisini belirlemek tizere Sekil 4.20, Sekil 4.21 ve
Sekil 4.22’deki grafikler olusturulmus ve anatomik bélgelerin kalinliklari ile
anatomik boélgelerden gecen ve detektére wulasan doz miktarlar

karsilastirilmistir.
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Sekil 4.20. Beyin anatomik bolgesinin farkli kalinliklarinda enerjiye bagh
detektore ulasan doz miktarlari
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Sekil 4.21. Toraks anatomik bélgesinin farkli kalinliklarinda enerjiye bagh
detektore ulasan doz miktarlar

92



4,00E-06

=
<]
&
& 3,50E-06
=
-]
©  3,00E-06
—
A
& &, 2,50E-06
_:g = —$=22 cm
2 & 2,00E-06
= =24 cm
S & 1/50E-06 26,co
=%
= = 1,00E-06 28 cm
b
8  500E-07
=]
=
< 0,00E+00
0,06 0,08 0,1 0,12 0,14

Enerji (MeV)

Sekil 4.22. Abdomen anatomik bélgesinin farkli kalinliklarinda enerjiye bagh
detektore ulasan doz miktarlari

Sekil 4.17, Sekil 4.18 ve Sekil 4.19’daki sonuglara bakildiginda bu grafiklerden,
BT ¢ekim bolgesinin kalinhigi ile bolgeden gecerek detektdre ulasan radyasyon
miktar1 arasinda ters bir oranti oldugu goriilmektedir. Isinin gectigi anatomik
bolgenin kalinhig1r arttikca dedektore ulasan radyasyon miktar1 azalmaktadir.
Sekil 4.20, Sekil 4.21 ve Sekil 4.22'de gosterilen grafiklerde ise farkli anatomik
bolge kalinhiklarindaki doz  miktarlarindaki  degisimler, 6l¢limlerin
gerceklestirildigi radyolojik enerjilere gore kiyaslanmistir. Bu sonuclar 15181nda,
kullanilan radyolojik enerji miktar1 arttikca bodlgeden gecebilen radyasyon
miktarinin arttig1 sonucuna varilmaktadir. Ayni radyasyon enerji degerinde ise
kalinlig1 diisiik olan bélgeden daha fazla enerjinin dedektorler ulastigl sonucuna

varilmaktadir.

BT c¢ekim protokollerinde, her bir ¢ekim bolgesine ve hastanin fizyolojik
durumlarina 6zel radyasyon dozu uygulanmaktadir. Ornegin abdomen
bolgesinde BT ¢ekimi icin ALARA prensibine gore gerekli ve yeterli doz miktar,
hastanin abdomen bdélgesinin kalinligina bagh olarak degismektedir. Abdomen
bolgesinde sismanliga bagh yag dokusunun kalinlasmasi radyasyon zayiflatma
katsayisini ylikselteceginden, bu hastalara daha fazla doz verilerek ¢oziintrligi

ve gorintii kalitesi yliksek BT kesitsel gorintiilerinin olusturulmasi
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hedeflenmektedir. Ancak yag dokusuna bagh olarak arttirilan bu doz, hastanin
maruz kaldig1 radyasyon miktarini da arttirmakta ve hastanin ¢ekim bolgesinde
daha fazla dozun absorbe olmasina neden olmaktadir. Abdomen bdlgesi icin
yapilan bu calisma, toraks bolgesinde ise meme doku biiyiukligi ile
iligkilendirilmistir. Hastanin fizyolojik veya anatomik yapisindan kaynaklanan
ya da kilosuna bagh olarak meme dokusunun hacminin fazla olmasi Sekil
4.18’de goruldiigi tizere, hastanin ¢cekim bolgesinde absorbe olan doz miktarini
arttirmakta ve detektorlere ulasan radyasyon dozunun diismesine sebep
olmaktadir. Aynm1 meme kalinhiginda ise radyasyon dozu yikseldikce
detektorlere ulasan doz miktar1 da artmaktadir. Yine ALARA prensibi 15181nda,
radyasyonun olas1 biyolojik etkileri de dikkate alinarak, BT doz
parametrelerinde artis olmasi gereken durumlarda bu sonuclar géz oniinde
tutulmali ve optimizasyon ile goriintii kalitesini icin en uygun ve hasta i¢in en

glvenli doz araliklari secilmelidir.

94



KAYNAKLAR

Akkurt, L, Kilincarslan, S., Basyigit, C., 2004. The Photon Attenuation Coefficients
of Barite, Marble and Limra. Annals of Nuclear Energy, 31, 577-582.

Beyzadeoglu, M., Ozyigit, G., Ebruli, C., 2010. Basic Radiation Oncology. Springer,
s.4-18, Germany.

Bor, D., 2016. Radyasyon: Saglik Riskleri ve Tanisal Incelemelerde Korunma.
Diinya Tip Kitabevi, s.5-155, Ankara.

Buzug, T.M., 2008. Computed Tomography. Springer, s.15-30 , Germany.

Dance, D.R, Christofides, S., Maidment, A.D.A., McLean, L.D., Ng, K.H., 2014.
Diagnostic Radiology Physics: A Handbook for Teachers and Students.
International Atomic Energy Agency, s.2-44, Vienna.

Deak, P., Straten, M.V, Shrimpton, P.C., Zankl, M., Kalender, W.A., 2008.
Validation of a Monte Carlo Tool for Patient-Specific Dose Simulations in
Multi-Slice Computed Tomography. Eur Radiol. 18, 759-772.

DeMarco, ].J.,, Solberg, T.D. Smathers, ].B.,, 1998. A CT-Based Monte Carlo
Simulation Tool for Dosimetry Planning and Analysis. Med. Phys., 25(1),
1-11.

Dendy, P.P., Heaton, B., 2012. Physics for Diagnostic Radiology. CRC Press, s.441-
444, USA.

Duck, F.A., 1990. Physical Properties of Tissue A Comprehensive Reference
Book. Academic Press, s. 322-323, Great Britain.

Fix, M.K,, Stampanoni, M., Manser, P., Born, E.J., Mini, R., Riiegsegger, P., 2001. A
Multiple Source Model for 6 MV Photon Beam Dose Calculations Using
Monte Carlo. Institute of Physics Publishing, 46, 1407-1427.

Gerward, L., Guilbert, N., Jensen, K.B., Levring, H., 2004. WinXCom - a Program
for Calculating X-ray Attenuation Coefficients. Radiation Physics and
Chemistry, 71, 653-654.

Haidekker, M.A., 2013. Medical Imaging Technology. Springer, s.13-52, USA.

Hangerliogullari, A., 2006. Monte Carlo Simiilasyon Metodu ve MCNP Kod
Sistemi. Kastamonu Egitim Dergisi, 14(2), 545-556.

Hendee, W.R,, Ritenour, E.R., 2002. Medical Imaging Physics. Wiley-Liss, s.12,
USA.

95



Hodges, M.S., 2017. Fast Neutron Detection in Nuclear Material Photofission
Assay Using a 15 MeV Linear Electron Accelerator. University of Nevada,
PhD. Thesis, s.26, Las Vegas.

ICRP, 2007. The 2007 Recommendations of the International Commission on
Radiological Protection. ICRP Publication 103. Ann ICRP, New York.

ICRU, 1991. Photon, Electron, Proton and Neutron Interaction Data for Body
Tissues. International Commission on Radiation Units and
Measurements. ICRU Report 46, s.11-13, USA.

Kaya, T., Ozkan, R, Adapinar, B, 2013. Temel Radyoloji Teknigi. Nobel Tip
Kitabevleri, s.3, Istanbul.

Kelsey, C.A., Heintz, P.H., Chambers, G.D., Sandoval, D.J.,, Adolphi, N.L., Paffett,
K.S., 2014. Radiation Biology of Medical Imaging. Wiley Blackwell, s.42-
76, USA.

Kim, Y., Choi, J., Kim, C.Kim, J., Kim, S., Oh, Y., Lee, C,, Kang, D., Lee, Y., Cho, P,
Kim, H., Kim, C, 2007. Patient Dose Measurements in Diagnostic

Radiology Procedures in Korea. Radiation Protection Dosimetry, 123(4),
540-545.

Lee, C, Kim, K.P,, Long, D., Fisher, R,, Tien, C., Simon, S.L., Bouville A., Bolch, W.E,,
2011. Organ Doses for Reference Adult Male and Female Undergoing
Computed Tomography Estimated by Monte Carlo Simulations. Med.
Phys. 38(3), 1196-1206.

McCollough, C.H., Leng, S., Yu, L., Cody, D.D., Boone, ].M., McNitt-Gray, M.F., 2011.
CT Dose Index and Patient Dose: They Are Not the Same Thing.
Radiology, 259(2), 311-316.

Morato, S., Garcia, C., Juste, B., Miro, R., Verdu, G., 2017. Dose Calculation in
Computerized Tomography. Conf Proc IEEE Eng Med Biol Soc., 560-563.

0zalpan, A., 2001. Temel Radyobiyoloji. Hali¢ Universitesi Yayinlari, s.30-35,
[stanbul.

Peixoto, P.H.R,, Vieira, ].W,, Yoriyaz, H., Lima, F.R.A, 2008. Photon and Electron
Absorbed Fractions Calculated From a New Tomographic Rat Model.
Phys. Med. Biol,, 53, 5343-5355.

Romans, L.E., 2011. Computed Tomography for Technologists: a Comprehensive
Text. Wolters Kluwer Health, s.3-6, China.

Salvado, M., Lopez, M., Morant, ].J., Calzado, A., 2005. Monte Carlo Calculation of
Radiation Dose in CT Examinations Using Phantom And Patient
Tomographic Models. Radiation Protection Dosimetry, 114(1-3), 364-
368.

96



Sayyed, M.IL, Elbashir, B.0., Tekin, H.O., Altunsoy, E.E., Gaikwad, D.K., 2018.
Radiation shielding properties of pentaternary borate glasses using
MCNPX code. Journal of Physics and Chemistry of Solids, 121, 17-21.

Sherer, M.A.S., Visconti, P.J., Ritenour, E.R., Haynes, KW. 2018. Radiation
Protection in Medical Radiography. Elsevier, s.44-55, Canada.

Shultis, ].K,, Faw, R.E., 2011. An MCNP Primer, s.1-16.

Stabin, M.G., Peterson, T.E., Holburn, G.E., Emmons, M.A., 2006. Voxel-Based
Mouse and Rat Models for Internal Dose Calculations. J. Nucl. Med., 47(4),
655-9.

Stoeckelhuber, B.M., Leibecke, T., Schulz, E., Melchert, U.H., Bergmann-Koester,
C.U., Helmberger, T. Gellissen, ], 2005. Radiation Dose to the
Radiologist’'s Hand During Continuous CT Fluoroscopy-Guided
Interventions. Cardio Vascular and Interventional Radiology, 28, 589-
594.

Tekin, H.O., Kara, U. Ozturk, O. Manici, T, Altunsoy, E.E. Cavli, B., 2016.
Comparison Study of Clinical Measurements and Monte Carlo Method on
Backscattered Radiation Dose Rate Changes by Distance in Computerized
Tomography (CT) Facility During Head Scans. RAD Conference
Proceedings, 1, 136-138.

Tekin, H.O., Sayyed, M.I,, Altunsoy, E.E., Manici, T., 2017. Shielding Properties
and Effects of WO3 and PbO on Mass Attenuation Coefficients by using
MCNPX Code. Digest Journal of Nanomaterials and Biostructures, 12(3),
861-867.

Tekin, H.O., Singh, V.P., Manici, T., Altunsoy, E.E., 2017. Validation of MCNPX with
Experimental Results of Mass Attenuation Coefficients for Cement,

Gypsium and Mixture. Journal of Radiation Protection and Research,
42(3),154-157.

Tekin, H.O., Singh, V.P., Altunsoy, E.E., Manici, T. Sayyed, M.I, 2017. Mass
Attenuation Coefficients of Human Body Organs using MCNPX Monte
Carlo Code. Iranian Journal of Medical Physics, 14(4), 229-240.

Tekin, H.O., Cavli, B., Altunsoy, E.E., Manici, T., Ozturk, C., Karakas, H.M., 2018. An
Investigation on Radiation Protection and Shielding Properties of 16 Slice
Computed Tomography (CT) Facilities. International Journal of
Computational and Experimental Science and Engineering. 4(2), 37-40.

Tuncel, E., 2012. Klinik Radyoloji. Nobel Tip Kitabevleri, s.17-105, Istanbul.

Turner, J.E.,2007. Atoms, Radiation, and Radiation Protection. Wiley-VCH, s.387,
USA.

97



Yoriyaz, H. Stabin, M.G., Santos, A. 2001. Monte Carlo MCNP-4B-Based
Absorbed Dose Distribution Estimates for Patient-Specific Dosimetry.
The Journal of Nuclear Medicine, 42(4), 662-669.

98



OZGECMIS

Adi Soyadi : Elif Ebru ALTUNSOY

Dogum Yeri ve Yili : Istanbul, 1992

Medeni Hali : Bekar
Yabanci Dili : Ingilizce
E-posta : elifebru.altunsoy@uskudar.edu.tr

Egitim Durumu
Lise : Ozel Mavigiin Anadolu Lisesi, 2010

Onlisans : Uskiidar Universitesi, SHMYO, Tibbi Goriintiileme
Teknikleri, 2016

Lisans :Y1ldiz Teknik Universitesi, Kimya-Metaliirji Fakiiltesi,
Biyomiihendislik, 2014

Mesleki Deneyim

Uskiidar Universitesi, Saghk Hizmetleri MYO 2016-....(halen)

Yayinlar

1. Uluslararas1 hakemli dergilerde yayinlanan makaleler (SCI,SSCLArts
and Humanities)

Tekin, H.O., Sayyed, M.I.,, Altunsoy, E.E., Manici, T., 2017. Shielding Properties
and Effects of WO3 and PbO on Mass Attenuation Coefficients by using
MCNPX Code. Digest Journal of nanomaterials and Biostructures, 12(3),
861-867.

Tekin, H.O., Kara, U., Manici, T., Altunsoy, E.E., Erguzel, T.T, 2017. A Prediction
Study on Bremsstrahlung Photon Flux of Tungsten as a Radiological
Anode Material by using MCNPX and ANN Modeling. Acta Physica
Polonica A, 132(3), 433-435

Tekin, H.O. Altunsoy, E.E., Manici, T. Yilmaz, B. 2017. Quantitative

Characteristic X-Ray Analysis for Different Compound Samples by Using
Monte Carlo Method. Acta Physica Polonica A, 132(3), 439-441.

99



Tekin, H.O., Manici, T. Altunsoy, E.E. Yilacioglu, K, Yilmaz, B, 2017. An
Artificial Neural Network-Based Estimation of Bremsstarahlung Photon
Flux Calculated by MCNPX. Acta Physica Polonica A, 132(3), 967-969.

Erguzel, T.T., Tekin, H.0., Manici, T. Altunsoy, E.E. Tarhan, N., 2018.
Comparison of Multiple Linear Regression Analysis and Artificial Neural
Network Approaches in the Estimation of Monte Carlo Mean Glandular
Dose Calculations of Mammography. Digest Journal of nanomaterials and
Biostructures, 13(1), 163-176.

Tekin, H.O., Sayyed, M., Manici, T. Altunsoy, E.E.,, 2018. Photon shielding
characterizations of bismuth modified borate - silicate-tellurite glasses
using MCNPX Monte Carlo code. Materials Chemistry and Physics, 211, 9-
16.

Tekin, H.O., Erguzel, T.T., Sayyed, M.I, Singh, V.P., Manici, T., Altunsoy, E.E.,
Agar, 0. 2018. An Investigation On Shielding Properties Of Different
Granite Samples Using Mcnpx Code. Digest Journal Of Nanomaterials And
Biostructures, 13(2), 381-389.

M.I. Sayyed, B.O. Elbashir, H.O. Tekin, E.E. Altunsoy, D.K. Gaikwad, 2018.
Radiation shielding properties of pentaternary borate glasses using
MCNPX code. Journal of Physics and Chemistry of Solids, 121, 17-21.

H.O. Tekin, V.P. Singh, E.E. Altunsoy, M. Karahan, M.I. Sayyed. T.T. Erguzel, E. S.
Kasikci, 2018. Gamma Shielding Properties Of Erbium Zinc Tellurite Glass
System Using Monte Carlo Method. Journal of Testing and Evaluation. (In
Press)

M.L. Sayyed, H.O. Tekin, E.E. Altunsoy, Shamsan S. Obaid, M. Almatari, 2018.
Radiation shielding study of tellurite tungsten glasses with different
antimony oxide as transparent shielding materials using MCNPX code.
Journal of Non-Crystalline Solids 498, 167-172.

2. Uluslararasi diger hakemli dergilerde yayinlanan makaleler

Tekin, H.O., Singh, V.P., Kara, U., Manici, T., Altunsoy, E.E., 2016. Investigation of
Nanoparticle Effect on Radiation Shielding Property Using Monte Carlo
Method. CBU Journal of Science, 12(2), 195-199.

Tekin, H.O., Altunsoy, E.E., Manici, T, Kara, U, Cavli, B, 2016. Abdomen
Bilgisayarli Tomografi (Bt) Goriintilemesinde Geri Sacilan X Isini

Miktarlarinin Farkli Eksenlerde Incelenmesi. Aydin Journal of Health,
2(2), 13-21.

Tekin, H.O., Mesbahi, A., Singh, V.P,, Kara, U., Manici, T., Altunsoy, E.E., 2017.
Assessment of MCNPX Monte Carlo Code for Absorbed Dose Calculations
in Mammogarphy Examination. AKU J. Sci. Eng, 17, 48-55.

100



Tekin, H.O., Singh, V.P., Altunsoy, E.E., Manici, T. Sayyed, M.I, 2017. Mass
Attenuation Coefficients of Human Body Organs using MCNPX Monte
Carlo Code. Iranian Journal of Medical Physics, 14(4), 229-240.

Tekin, H.O., Singh, V.P., Manici, T., Altunsoy, E.E., 2017. Validation of MCNPX
with Experimental Results of Mass Attenuation Coefficients for Cement,

Gypsum and Mixture. Journal of Radiation Protection and Research,
42(3), 1-4.

Singh, V.P., Tekin, H.O., Badiger, N.M., Manici, T., Altunsoy, E.E., 2018. Effect of
Heat Treatment on Radiation Shielding Properties of Concretes. Journal
of Radiation Protection and Research, 43(1), 20-28.

Tekin, H.O., Cavli, B., Altunsoy, E.E., Manicy, T., Ozturk, C., Karakas, H.M., 2018.
An Investigation on Radiation Protection and Shielding Properties of 16
Slice Computed Tomography (CT) Facilities. International Journal of
Computational and Experimental Science and Engineering. 4(2), 37-40.

3. Uluslararasi bilimsel toplantilarda sunulan ve bildiri kitabinda basilan
bildiriler

Tekin, H.0., Kara, U., Manici, T., Altunsoy, E.E., Cavli, B., 2016. Comparison Study
Of Clinical Measurements And Monte Carlo Method On Radiation Dose
Rate Changes By Distance In Computerized Tomography (Ct) Facility.
Fourth International Conference On Radiation and Applications In
Various Fields Of Research, 23-27 May, Nis / SIRBISTAN.

Tekin, H.O., Kara, U, Manici, T. Altunsoy, E.E., 2016. An Investigation On
Photon Beam Spectra By Considering Angular Variations And Depth Dose
Carachteristic For Mammography By Using Mcnp-X. Fourth International
Conference On Radiation and Applications In Various Fields Of Research,
23-27 May, Nis / SIRBISTAN.

Altunsoy, E.E., Manici,T., Tekin, H.O., 2016. A Comparison Study On Spectral
Photon Flux Density Change By Target Thickness Of Molybdenum (Mo)
As A Mammographic Anode Material By Using Mcnp-X Code. Turkish
Physical Society 32nd International Physics Congress, 6-9 September,
Bodrum / TURKIYE.

Altunsoy, E.E., Manici,T., Tekin, H.O., 2016. Effect Of The Electron Beam Energy
On Spectral Photon Flux On Mammographic Anode Matenal
Molybdenium (Mo) A Monte Carlo Study By Using Mcnp-X Code. Turkish
Physical Society 32nd International Physics Congress, 6-9 September,
Bodrum / TURKIYE.

Tekin, H.O., Altunsoy, E.E., Manici, T., Sahin, H., 2016. A Monte Carlo Approach
For Simulation Of Produced X-Ray Spectra By Electron Beam By Using
Mcnp-X Code For Medical Imaging Applications. Turkish Physical Society
32nd International Physics Congress, 6-9 September, Bodrum/ TURKIYE.

101



Manici, T., Altunsoy, E.E., Tekin, H.O., 2016. A Study On Absolute Efficiency Of
3x3 Inch Nai(Tl) Detectors: Monte Carlo Sitmulation By Using Mcnp Code.
Turkish Physical Society 32nd International Physics Congress, 6-9
September, Bodrum/ TURKIYE.

Manici, T., Altunsoy, E.E., Tekin, H.0.,,2016.An Introduction To Monte Carlo
Modeling Techniques Of 3x3 Inch Nai(Tl) Detectors By Using Mcnp-X
Code. Turkish Physical Society 32nd International Physics Congress, 6-9
September, Bodrum / TURKIYE.

Tekin, H.O., Kara, U, Manici, T., Cavli, B., Ekmekci, C., Altunsoy, E.E., 2016.
Quantitative Change In Computerized Tomography (Ct) Facility Between
The Patient Absorbed Dose And Backscattered Dose By Considering Pns
And Phantom Scan. International Conference On Computational And
Experimental Science And Engineering (ICCESEN 2016). 19-24 October,
Antalya / TURKIYE.

Tekin, H.O., Altunsoy, E.E., 2016. Quantitative Charachteristic X-Ray Analysis
For Different Brass Samples By Using Monte Carlo (Mc) Method.
International Conference On Computational And Experimental Science
And Engineering (ICCESEN 2016). 19-24 October, Antalya / TURKIYE.

B. Giic¢li, E. E. Altunsoy, T. Manici, H. O. Tekin. Investigation of humeral locking
plate system effect on absorbed dose in breast tissue with different
radiological energies by using MCNPX. 32nd International Congress and
Exhibition on Computer Assisted Radiology (CAR) 20-23 June 2018.
Berlin / ALMANYA.

4. Ulusal bilimsel toplantilarda sunulan ve bildiri kitabinda basilan
bildiriler

Tekin, H.0., Altunsoy, E.E., Akkurt, 1., 2017. Bilgisayarh Tomografi (Bt) Beyin
Taramalarindaki Organ ve Dokularin Monte Carlo Metodu ile
Modellenmesi. 12. Uluslararasi Katilimli Radyoteknoloji Kongresi ve
Egitim Seminerleri. 23-26 Nisan, Antalya / TURKIYE.

Altunsoy, E.E., Tekin, H.O., Gunoglu, K, Akkurt, 1., 2018. Mass Attenuation
Coefficients Of Some Human Organs In Radiological Energy Ranges Using
Mcnpx Monte Carlo Code. 13th Radiotechnology Congress and Training
Seminars with International Participation. 23-26 April 2018. Kaya
Artemis Hotel / KIBRIS.

102



