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OZET

Doktora Tezi

DIJITAL RADYOGRAFIDE SISTEM PERFORMANSININ MONTE CARLO VE
DENEYSEL TEKNIKLER KULLANILARAK SAPTANMASI
ASENA YALCIN

Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii
Medikal Fizik Anabilim Dah
Damisman: Dog¢. Dr. Turan OLGAR

Medikal goriintiileme hastaliklarin teshisi (diagnostik) ve tedavisi amaci ile gergeklestirilir. Dogru teshis
icin goriintli kalitesi son derece onemlidir. Goriintii kalitesinin degerlendirilmesinde farkli yontemler
kullanilir. Bu yontemler genel olarak fiziksel, fizikofiziksel ve klinik degerlendirmeler olarak siniflandirilir
ve her yontemin kendine 6zgii baz1 avantaj ve dezavantajlar1 vardir. Bu yontemlerin birlikte yiiriitiilmesi
ve yorumlanmasi gereklidir. Ancak, bu degerlendirmeler olduk¢a karmasiktir ve ¢ok sayida donanim
gerektirmektedir. Bu nedenle degerlendirme yontemlerinin bir arada yiiriitiilmesi pratik olarak oldukgca
zordur. Ayrica, literatiirde fiziksel yontemlerle klinik goriintii kalitesi arasindaki iliski tam olarak
saptanamamistir. Bu tez caligmasimin amaci literatiirdeki bu eksikliklerin giderilmesi i¢in dijital
radyografide sistem performansinin farkli 6lgiim teknikleri ile degerlendirip, degerlendirmelere pratik
¢ozlimler saglanarak ol¢iim teknikleri arasindaki iliskinin aragtirilmasidir.

Tez kapsaminda gerceklestirilen ¢alismalar {ic ana kisimdan olusmaktadir. Ik kistmda indirekt dijital
radyografi dedektoriiniin performans testleri gergeklestirilmistir. Bu kapsamda, grid parametrelerinin etkin
Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (eDQE) {izerindeki etkisi ilk kez irdelenmis ve fiziksel ve fizikofiziksel
degerlendirmeler arasindaki iliskinin dogrudan elde edilebilmesi amaci ile integrali alinmig eDQE degerleri
ile kontrast-detay egrilerinden elde edilen ters Goriintii Kalitesi Indeksi (Inverse Image Quality Figure,
IQFin) arasindaki korelasyon arastirilmistir. Calismanin ikinei kisminda bes farkli dijital goriintiileme
sisteminde goriintii kalitesi ve performans degerlendirmeleri yukarida bahsedilen iic ydntemle
gerceklestirilmig ve yontemlerin birbiri ile iliskisi arastirilmigtir. Yapilan bu ¢aligmada literatiirde ilk defa
klinik kosullarin dahil edildigi fiziksel 6l¢iim sonuglari ile fizikofiziksel ve klinik degerlendirme bulgulari
kargilagtirtlmistir. Yontemler arast korelasyonun degerlendirilmesi amaci ile Spearman korelasyon
katsayilar1 hesaplanmistir. Deneysel Ol¢iimlere ek olarak, fiziksel goriintii kalitesi degerlendirmelerinde
kullanilan ve 6lglimii zaman alict ve karmasik olan bazi nicelikler Monte Carlo yontemi simiilasyonu ile
belirlenmistir. Bu sayede 6l¢iimlerdeki 6nemli bir is yiikii ortadan kaldirilmistir. Caligmanin son kisminda
ise bircok goriintii kalitesi parametresinin es zamanli Olgiilebilecegi bir goriintii kalitesi fantomu
gelistirilmistir.

Yapilan ¢alismalarin sonucunda, grid orani ile etkin Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (eDQE) degerlerinin
azaldig1 goriilmiistiir. Gorlintii kalitesinin fiziksel olarak degerlendirilmesinde kullanilan IeDQE) sonuglar1
ile klinik degerlendirmeler (Visual Grading Analysis, VGA) arasindaki korelasyon katsayisi rmin=0.91,
p<0.033 olarak elde edilmistir. Benzer sekilde, fizikofiziksel dlgiimler kapsaminda hesaplanan IQFin ile
VGA arasindaki korelasyon katsayist rmin=0.89, p<0.043 olarak bulunmustur. Bu sonuglar, klinik goériintii
kalitesinin hem fiziksel hem de fizikofiziksel 6l¢iim ¢aligmalarindan tahmin edilebilecegini géstermistir.
Gelistirilen fantomdan elde edilen goriintii kalitesi degerlendirme sonuglari, diisiik maliyetlerle hazirlanan
bu fantomun mevcut standart fantomlara alternatif olabilecegini gostermistir.

Bu tez, kismi olarak TUBITAK 117F294 projesi ile desteklenmistir.
Ocak 2020, 178 sayfa.

Anahtar Kelimeler: Dijital radyografi, Goriintii kalitesi, Monte Carlo simiilasyonu



ABSTRACT
Ph.D. Thesis

DETERMINATION OF SYSTEM PERFORMANCE IN DIGITAL RADIOGRAPHY
BY USING MONTE CARLO AND EXPERIMENTAL TECHNIQUES

ASENA YALCIN
Ankara University Institute of Nuclear Sciences
Medical Physics

Supervisor: Assoc. Prof. Turan OLGAR

Medical imaging is performed for the diagnosis and treatment of diseases. For accurate diagnosis, image
quality is extremely important. Different methods are used to evaluate the image quality. These methods
are generally classified as physical, psychophysical and clinical evaluations, and each method has its own
advantages and disadvantages. These methods must be carried out and interpreted together. However, these
evaluations are quite complicated and require a lot of hardware. Therefore, it is practically difficult to carry
out evaluation methods together. In addition, the relationship between physical methods and clinical image
quality has not been provided in the literature. The purpose of this thesis is to evaluate the system
performance in digital radiography with different measurement techniques in order to overcome these
deficiencies in the literature, to investigate the relationship between these measurement techniques by
providing practical solutions to the evaluations.

The studies carried out in the thesis consist of three main parts. In the first part, performance tests of the
indirect digital radiography detector were carried out. In this context, the effect of grid parameters on
effective Detection Quantum Efficiency (eDQE) was examined for the first time and the correlation
between the Inverse Image Quality Figure (IQFin) obtained from the contrast-detail curves and the
integrated eDQE values (IeDQE) was investigated in order to obtain the relationship between physical and
psychophysical evaluations. In the second part of the study, the image quality and performance evaluations
in five different digital imaging systems were carried out with the three methods mentioned above and the
relationship between the methods was investigated. In this study, for the first time in the literature, physical
measurement results including clinical conditions and psychophysical and clinical evaluation findings were
compared. Spearman correlation coefficients were calculated to evaluate the correlation between methods.
In addition to experimental measurements, some quantities that are used in physical image quality
assessments and are time-consuming and complex are determined by Monte Carlo simulations. In this way,
a significant workload in the measurements is eliminated. In the last part of the study, an image quality
phantom has been developed in which many image quality parameters can be measured simultaneously.

As a result of the studies, it has been observed that the effective Detection Quantum Effectiveness (eDQE)
values decrease with the grid ratio. The correlation coefficient between the integrated eDQE (IeDQE)
results used in the physical evaluation of the image quality and the clinical evaluations (Visual Grading
Analysis, VGA) was obtained as rmin = 0.91, p <0.033. Similarly, the correlation coefficient between 1QFin
and VGA calculated within the scope of psychophysical measurements was found as rmin = 0.89, p <0.043.
These results showed that clinical image quality can be estimated from both physical and physiophysical
measurement studies. The image quality evaluation results obtained from the phantom developed showed
that this phantom prepared with low costs may be an alternative to the existing standard phantoms.

This thesis was partially supported by TUBITAK 117F294 project.

Ocak 2020, 178 pages
Key Words: Digital radiography, Image quality, Monte Carlo simulation
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1. GIRIS

Wilhelm Roéntgen’in vakumda elektrik akimindan kaynaklanan emisyonlar iizerinde
calisirken 1985 yilinda x-1smlarim1 kesfinden ¢ok kisa bir siire sonra x-isinlari tipta
kullanilmaya baslanmistir (Bansal 2006). Bir sonraki onemli gelisme bilgisayar
teknolojisinin geliserek yaygin kullanimi ile gelmistir. Bu sayede dijital goriintiilemenin
ilk sekli olan sayisal ¢ikarma anjiyografisi (Digital Substraction Angiography, DSA)
1977 yilinda Kruger vd. tarafindan tanitilmis (Kruger vd 1977) ve 1980 yilinda klinik
kullanima sunulmugtur (Ovitt vd 1980). Genel radyografi i¢in x-151n goriintiilerinin dijital
olarak kaset tabanli fosfor plakalara kaydedildigi bilgisayarli radyografi (Computed
radiography, CR) kullanimina 1980’lerin ortasinda baslanmistir (Korner vd 2007). CR
sistemler mevcut konvansiyonel sisteme rahatga entegre edilebildigi igin siklikla tercih
edilmektedir. Ancak bu sistemlerde fosfor plakada elde edilen goriintiiniin dijital ortama
aktarilmasi i¢in bir okuyucuya ihtiya¢ duyulmaktadir. Dijital radyografi (Digital
Radiography, DR) sistemlerin ilk kullanimi ise 1990 yilinda gergeklesmistir (Korner vd
2007). Daha sonra 1995 yilinda entegre okuma mekanizmasina sahip flat-panel
dedektorler DR sistemlerinde kullanilmaya baslamistir. Bu dedektorler aninda goriintii
olanag1 sunmakta ve sinyal aktarimi igin Ince Film Transistor (Thin Film Transistor, TFT)
dizisi kullanmaktadir. X-iginlarmin toplanabilir yiike ¢evrimi a-Se fotoiletken
kullanilarak direkt olarak saglanabildigi gibi bir sintilator ve a-Si fotodiyot kullanilarak

indirekt olarak da ger¢eklesebilmektedir (Bacher 2006).

Yakin zamana kadar x-1isin radyografileri konvansiyonel film-ekran sistemleri ile
alintyorken, son yillarda dijital radyografi sistemlerine hizli bir ge¢is olmustur. Dijital
sistemlere bu denli hizl1 geg¢is olmasinin en temel sebebi dijital sistemlerin barindirdigi
avantajlarin, film-ekran sistemlerinin sahip oldugu bircok dezavantaja ¢6ziim
tiretmesidir. Dijital sistemlerin en belirgin listlinliiklerinden biri goriintiilerin dijital olarak
depolandig1 ve her zaman erisilebilir oldugu tamamen dijital bir goriintii arsivleme ve
iletisim sisteminin (Picture Archiving and Communication System, PACS) kullanimina
olanak saglamasidir. Bu sayede hastane ig¢inde goriintii dagilimi, goriintii kaybi riski
olmaksizin web tabanli teknoloji sayesinde elektronik olarak gergeklestirilebilmektedir

(Korner vd 2007). Dijital sistemlerin diger avantajlari arasinda aninda goriintii gosterimi,



genis dinamik aralik ve lineer sinyal yanit1 sayilabilir (Chotas vd 1999). Ayrica film-
ekran sistemlerinde film banyo isleminden kaynaklanan goriintii kalitesi farkliliklari
tamamen ortadan kalkmaktadir (Bacher 2006). Dijital ortamda elde edilen goriintiilerin
islenebilir olmas1 sayesinde tekrar ¢ekimlerinin biiyiik Ol¢iide Oniline gegilmekte; bu
sayede hasta dozu azalmakta ve banyo islemi gerektirmediginden film ve banyo

malzemesi maliyeti de ortadan kalkmaktadir (Bacher 2006).

Dijital radyografi sistemlerinin sagladig1 avantajlarin yani sira bazi dezavantajlar1 da
mevcuttur. Bu sistemler oldukga genis bir dinamik araliga sahiptir ve artan doz ile goriintii
kalitesi artmaktadir. Yani film ekran sistemlerinde oldugu gibi bir doyum noktasi yoktur.
Ancak bilingsiz yapilan 1sinlamalar sonucu, yeterli goriintii kalitesi daha diisiik dozlarda
saglanabilecekken hasta, gereginden fazla radyasyon dozuna maruz kalabilmektedir.
Bunun yani sira konvansiyonel sistemlere CR sistemleri entegre edilirken hatali dedektor

dozu kalibrasyonlar: yine hasta dozunu etkileyebilmektedir.

Tanisal radyolojide esas amag hastaliklarin dogru teshis edilmesidir. Bu anlamda goriintii
kalitesi dogru teshiste oldukga kritik bir 6neme sahiptir. Radyoloji bdliimlerinde teshis
kalitesini ve etkinligini saglamak ve iyilestirmek i¢in bu goriintiileme sistemlerinin

performansinin degerlendirilerek optimize edilmesi gerekmektedir (Dolye 2009).

Gortintii kalitesinin degerlendirilmesi i¢in pek ¢cok yontem bulunmaktadir. Bu yontemler
genel olarak fiziksel, fizikofiziksel ve klinik degerlendirmeler olarak siniflandirilir. Her
bir yontemin avantaj ve dezavantajlar1 vardir (Méansson 2000). Modulasyon Transfer
Fonksiyonu (Modulation Transfer Function, MTF), Giriilti Gii¢ Spektrumu (Noise
Power Spectrum, NPS) ve Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (Detective Quantum
Efficiency, DQE) fiziksel degerlendirmelerde en sik kullanilan niceliklerdir. Bu nicelikler
nesnel sonuglar vermektedir ve dedektdr performansindaki degisimlere karsi daha
duyarhdir. Ancak DQE sadece dedektor performans: hakkinda bilgi vermekte; sagilan
1sinlar, grid kullanimi ve geometrik biiyiitme gibi klinik kosullar1 igermemektedir. Son
yillarda bu kosullar1 dlgiimlere dahil ederek tiim sistem performansi ile ilgili daha
gercekei sonuglar veren etkin Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (effective Detective

Quantum Efficiency, eDQE) niceligini tanimlanmistir (Samei vd 2008).



Fizikofiziksel yontemler bir gozlemcinin bir uyarana verdigi yanitlart iceren Oznel
degerlendirme yontemleridir. Bu yontemler kontrast-detay analizi ve gdzlemci
degerlendirmesi i¢erir (Mansson 2000, Anonymous 1996). Degerlendirmelerde kontrast-
detay fantom goriintlisii kullanilmasi her ne kadar tiim goriintiileme zincirini
degerlendirmeye dahil etse de kullanilan fantomun homojen yapis1 gercek anatomik

yapiy1 yansitmamaktadir.

Gozlemci performansina dayali olan klinik degerlendirmeler ise Karar Vericinin Etkinligi
(Receiver Operating Analysis, ROC) veya Gorsel Derecelendirme Analizi (Visual
Grading Analysis, VGA) ile gergeklestirilir. ROC analizi bir gdzlemcinin normal bir
anatomik yapida patolojik bir bulguyu dedekte ettigi sinyal dedeksiyon teorisine
dayanmaktadir (Mansson 2000). Ancak bu yontem oldukca vakit alicidir ve ¢cok sayida
hasta gerektirmektedir. VGA puanlama yontemi ise belirlenen goriinti kalitesi
kriterlerine gore goriintli kalitesinin anatomik yapilar aracilifiyla degerlendirildigi daha

basit alternatif bir yontemdir.

Gelisen bilgisayar teknolojisi ile birlikte son yillarda bir¢ok uygulamada simiilasyon
caligmalarina olan ilginin de arttig1 goriilmektedir (Cunha vd 2010, Reims vd 2010,
Sisniega vd 2013, Santos vd 2014, Santos vd 2015, Principi vd 2016). Bu ilginin ana
nedeni, ilgili caligmadaki 6l¢lim parametrelerindeki degisimlerin goriintii kalitesine olan
etkisinin deneysel kisitlamalar olmadan ve radyasyona maruz kalmadan tespit

edilebilmesidir (Correa vd 2008).

Literatir  incelendiginde dijital goriintiileme  dedektorlerinin  performansinin
degerlendirilmesine yonelik ¢ok sayida galismaya rastlamak miimkiindiir (Dobbins vd
1995, Fetterly vd 2001, Lu vd 2003, Neitzel vd. 2004, Samei vd 2005, Borasi vd 2006,
Ranger vd 2007, Rivetti vd 2007, Marshall 2007, Konstantinidis 2011, Rivetti vd 2009,
Oberhofer vd 2009, Rivetti vd 2010, Jones vd. 2015).

Dobbins 11 vd (1995) yaptiklari ¢alismada farkli nesil kaset ve okuyucuya sahip CR
sistemlerinde 70 kVp’de farkli radyasyon dozlarinda DQE analizi yapmislardir. Calisma



sonucunda yeni nesil kaset ve okuyucularin 6nceki jenerasyonlara kiyasla 6nemli 6lgiide

daha yiiksek DQE verdigini gozlemlemislerdir.

Amerika’da yapilan bir ¢alismada CR ve film/ekran sistemlerinin kiyaslanmasinda
kontrast-ayrint1 fantomu kullanilmistir (Lu vd 2003). Dort ayri fizikei tarafindan gorsel
degerlendirmeye dayali yapilan puanlama sonuglarinin hasta giris dozu, tiip potansiyeli
ve sagict ortama dogrudan bagli oldugu goriilmiistiir. Testlerin, klinik kosullar gézoniinde

bulundurularak yapilmasi gerekliligini vurgulamasi agisindan énemli sonuglara sahiptir.

Borasi vd (2006) ti¢ farkli flat panel digital radyografi sisteminin goriintii kalitesini
kiyaslamak i¢in kontrast-detay analizi yapmislardir. Ayrica sistemlerin DQE degerleri de

hesaplanarak sonuglar kontrast-detay (Contrast-detail, CD) sonuglari ile kiyaslanmustir.

Italya’da yapilan bir calismada (Rivetti vd 2009), yeni nesil bir dijital mamografi
sisteminin (AMULET) karakterizasyonu i¢in DQE ve kontrast-detay analizi yapilmustir.
Full Field Dijital Mamografi (FFDM) sistemlerine kiyasla AMULET sistemin ¢ok daha
iyi DQE’ye sahip oldugunu gostermislerdir. AMULET sistemin fizikofiziksel
degerlendirmeleri de bu sonuclar1 desteklemistir. Yine Rivetti vd (2007) yaptiklari
caligmada direkt bir CR sisteminin performansini fiziksel karakterizasyon (DQE) ve

kontrast-ayrint1 analizi ile incelemiglerdir.

Jones vd (2015), calismalarinda direkt dijital radyografi sisteminde tiip voltajinin, 0-1 yas
araligindaki pediatrik hastalarin ekstremite (ayak bilegi) radyografileri goriintii kalitesine
etkisini arastirmiglardir. Bu amagcla etkin doz sabit tutularak degisen tiip voltajlarinda

alinan goriintiilerde CNR analizi yapilmistir.

Bunlarin yanmi sira ozellikle son yillarda dijital goriintiileme sistemlerinin fiziksel
performansin1  degerlendirmede klinik kosullar1 da Olgiimlere dahil eden eDQE
degerlendirmeleri agirlik kazanmigtir (Samei vd 2008, Samei vd 2009, Ertan vd 2009,
Hyo-Min Cho vd 2011, Bertolini vd 2012, Salvagnini vd 2013, Hye-Suk Park vd 2014,
Clavel vd 2016, Alves vd 2016, Yalgin ve Olgar 2018 ve Bor vd 2019).



eDQE kavramu ilk kez Samei (2008) tarafindan literatiire tanitilmistir. Bu ¢alismadan
hemen sonra Samei (2009) calismalarinda ti¢ farkli dijital radyografi sisteminin eDQE
analizini yapmislardir. Yapilan ¢aligmada ayn sistemlerde elde edilen eDQE’lerin DQE
sonuglara oranla ¢ok daha diisiik oldugu (yaklasik 1/5) gozlenmistir. Ayn1 zamanda
eDQE metodunun klinik ¢alisma kosullar altinda dl¢iilerek daha gercek¢i SNR sonuglari

verdigi vurgulanmstir.

Bertolini vd (2012) farkli dijital radyografi sistemlerinin performansini eDQE araciligi
ile kiyaslamistir. DR sistemlerinin CR sistemlere kiyasla daha yiiksek eDQE verdigi

gozlenmistir.

Kore’de yapilan bir ¢alismada DR sisteminde pediatrik gogilis incelemelerinde goriintii
kalitesi-doz optimizasyonu i¢in eDQE parametresi kullanilmigtir. Grid kullanilmasi

halinde eDQE degerlerinin belirgin bi¢cimde diistiigii goriilmistiir (Park vd 2014).

Literatiir incelemelerinden de anlasilacagi gibi fiziksel degerlendirmeler, goriintiileme
sisteminin kalitesini tantmlamak icin gereklidir ve siklikla kullanilmaktadir. Ancak klinik
degerlendirme sonugclar1 bu fiziksel dl¢iimlerle tam olarak agiklanamadigindan klinikte
uygulanan prosediirlerin kalitesini ve etkinligini anlamak i¢in gbzlemci performansina
dayanan testler de bunlara adapte edilmelidir (Méansson 2000). Literatiirde de fiziksel ve
klinik degerlendirmelerin birlikte yiriitiilmesi gerektigi ancak bu konudaki ¢aligmalarin
yetersiz oldugu vurgulanmaktadir (Tapiovaara 2006, Anonymous 1996b, Anonymus
2003a). Yapilan sinirli sayidaki calismada yontemler arasindaki iligki tam olarak
anlasilabilmis degildir (Sund vd 2004, Sandborg vd 2006, De Crop 2012, Moore vd 2013,
Al-Murshedi vd 2018).

Sanborg vd (2006) farkl: tiip voltajlarinda gogiis (chest) ve pelvis incelemeleri i¢in CNR
ve VGA sonucglarmmi kiyaslamig ve iki yontem arasinda Onemli bir korelasyon

gozlemlemislerdir (chest igin 12=0.91, pelvis i¢in r?=0.94).



De Crop vd (2012) kadavra goriintiileri ile yaptiklari galismada CD diyagramlari ile klinik
goriintli kalitesi sonuglart (VGA) arasinda iyi bir korelasyon elde etmislerdir (r=0.91).
Ancak sonuglarin istatistiksel dnemi yalnizca li¢ kadavra ile simirhidir ve gercek hasta

goriintiisii kullanildigindan sonuglar vakaya bagli sonuglardir.

Moore vd (2013) chest incelemelerinde gergek hasta goriintiilerinden elde edilen VGA
sonuglari ile DQE ve CNR sonuclarini kiyaslamiglardir. Her ne kadar bulgular arasi iyi
bir korelasyon elde edilse de (r=0.87) sonuglar sadece tek bir CR sistemi ile sinirlidir ve
fiziksel degerlendirmeler gercekte gdgiis incelemelerinde klinige uygun bir kosul

olmayan gridsiz olarak gerceklestirilmistir.

Al-Murshedi vd (2018) goriintii kalitesi ve lezyon goriintiilenebilirligi i¢in kullandiklari
VGA sonuglan ile ters Goriintli Kalitesi Gostergesi (inverse Image Quality Figure,
IQFinv) sonuglar1 arasindaki korelasyonu arastirmislardir. Sonuglar arasinda gii¢lii bir
pozitif korelasyon elde edilmistir ancak bu calismada fiziksel degerlendirmelere yer

verilmemistir.

Sonug olarak goriintiileme sistemlerinin goriintii kalitesi optimizasyon ¢aligmalarina tim
diinyada 6nemli dlciide yer verilmektedir. Ancak iilkemizde bu sistemler yaygin bicimde
kullanilmasmma karsin bilgi ve donanim eksikligi sebebiyle bu calismalar
yapilamamaktadir. Bu baglamda en 6nemli sorun testlerin bir¢ogunun uluslararasi
kriterlere uygun olarak gergeklestirilmesi nedeni ile ¢ok sayida standart fantoma ihtiyag
duyulmasidir. Her bir test i¢in farkli fantomlara ihtiya¢ olmasi, dl¢limleri zahmetli ve
zaman alict kilmakta; fantomlarin maliyetlerinin ¢ok yiiksek olmasi teminini
zorlastirmakta dolasiyla kritik Gneme sahip birgok testin Klinikte rutin olarak uygulanmasi
adeta imkansiz hale gelmektedir. Bu ise arastirmacilari, testlerin pratikte
uygulanabilirligini artirmak amaci ile alternatif kompakt fantom tasarimlar1 denemeye
yonlendirmistir. Ancak literatiir incelendiginde bu ¢aligmalarin olduk¢a yetersiz oldugu
goriilmektedir (Mah vd 2001, Muhogora vd 2011, Groenewald vd 2016). Ulkemizde ise

bu amaca yonelik hi¢bir ¢alisma bulunmamaktadir.



Bu tez calismasinda deneysel yontemlerle ve MC simiilasyonlart araciligr ile dijital
radyografi sistemlerinin performansi ve goriintii kalitesi degerlendirilmistir. Bu amagla
ilk olarak Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii Diagnostik Radyoloji
Laboratuvar1 biinyesinde bulunan Carestream DRX-1C flat panel dijital dedektoriiniin
tim performans testleri kapsamli bir bicimde gergeklestirilmistir. Dedektoriin
performansi standart demet kalitelerinde (RQA5, RQA7 ve RQAD9) uzaysal ayirma giicii
(MTF), giiriiltii (NNPS) ve DQE olarak incelendikten sonra farkli 1sinlama kosullarinda
kontrast-detay analizi yapilmistir. Bunun yani sira tim sistem performansinin
degerlendirilmesi i¢in farkli hasta kalinliklarini simiile edecek farklit PMMA fantom
kalinliklart ile farkli radyasyon dozlarinda ve farkli tiip voltajlarinda eDQE analizi
gerceklestirilmistir. eDQE degerlendirmeleri grid kullanilarak gergeklestirilmektedir.
Klinikte yapilan incelemenin tiirline ve amaca yonelik farkli tipte gridler
kullanilmaktadir. Ancak literatiir incelendiginde grid parametrelerinin (grid frekansi ve
grid oran1) eDQE iizerine etkisinin hi¢ degerlendirilmedigi ve yapilan ¢alismalarda farkli
sistemlere ait eDQE sonuglar1 kiyaslanirken kullanilan farkli gridlerin sonuglara etkisinin
anlasilamadi@i tespit edilmistir (Bertolini vd 2012). Literatiirdeki bu eksikligin
giderilebilmesi i¢in yapilan eDQE analizleri laboratuvar biinyesinde bulunan tiim gridler
icin tekrar edilmistir. ¢eDQE hesaplamalarinda kullanilan sagilim kesirleri (Scatter
Fraction, SF) ve PMMA fantomlarin gegirim faktorleri (Transmission Factor, TF) Monte
Carlo (MC) simiilasyonlar ile belirlenmis ve hesaplamalara dahil edilmistir (Yalgin vd
Olgar 2018). Ayni ¢alismanin devami olarak sistemin kontrast-detay analizi eDQE ile
ayn1 kosullarda ve tiim gridler i¢in gerceklestirilmis ve elde edilen CD egrileri ile fiziksel

degerlendirme sonuglar1 arasinda korelasyon irdelenmistir.

Tez kapsaminda goriintii kalitesinin degerlendirilmesinde literatiirde de sikca gerekliligi
vurgulanmis olan fiziksel, fizikofiziksel ve klinik degerlendirmeler akciger incelemeleri
bir arada yiiriitiilmiis ve yontemler arasi korelasyon irdelenmistir. Bu kapsamda dort
farkli merkezde bulunan farkli tipte bes dijital radyografi sisteminde tiim fiziksel ve
fizikofiziksel Olgiimler kapsamli  bir bicimde gerceklestirilmistir.  Fiziksel
degerlendirmeler i¢in IeDQE degerleri kullanilmis; bu ise diger yontem sonuglar ile
dogrudan kiyaslama olanagi sunmustur. Klinik degerlendirmeler i¢in ise akciger fantomu

kullanilmis ve European Image Quality Criteria for Chest Radiography’e uygun olarak



belirlenen gorlintii  kalitesi kriterleri alaninda uzman alti radyolog tarafindan
degerlendirilmistir. Radyologlarin yaptig1 puanlamalar ile VGA degerleri hesaplanmis ve
diger Ol¢lim sonuglar ile kiyaslanmustir. Literatiirdeki eksiklikler dikkate alindiginda
yapilan bu ¢alisma klinik degerlendirmelerle fiziksel degerlendirmeler arasindaki iliskiyi

direkt olarak sunan ilk ¢aligma 6zelligine sahiptir.

Tez kapsaminda ayrica Tiibitak 117F294 kodlu Hizli Destek projesi yiiriitiilmiistiir.
Projenin motivasyonu dijital radyografi sistemlerinin performans o6l¢iimlerinde
kullanilmak tizere ¢gok amagli goriintii kalitesi fantomu gelistirmektir. Proje kapsaminda,
birden fazla fiziksel Olclimiin eszamanli olarak gerceklestirilebilecegi fantom
hazirlanmistir. Calismada Slgiimler iki farklt merkezde bulunan farkli sayisal radyografi
sisteminde gerceklestirilmistir. Ol¢iimler hem mevcut standart fantomlarla hem de proje
kapsaminda hazirlanan fantomlarla gergeklestirilmistir. Bunlardan bir tanesi Ankara
Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii Diagnostik Radyoloji laboratuvari biinyesinde
bulunan Kodak marka Carestream DRX-1C indirekt sayisal dedektoriiniin kullanildig
General Electric Silhouette VR konvansiyonel x-1sin sistemi, bir digeri ise saha ¢aligmasi
amac1 ile kullanilan TOBB Hastanesi Radyoloji boliimiinde bulunan Philips Trixell
Pixium Indirekt sayisal detektoriiniin kullanildigi Philips DigitalDiagnost sistemidir.
Proje kapsaminda gelistirilecek fantom ana malzemesi olarak yiiksek yogunluklu
polietilen (YYPE) secilmistir. YYPE nin yogunlugunu p=0.95-0.97 g/cm® arasinda
degismektedir ve yumusak doku yogunluguna olduk¢a yakindir. Bunun yani sira YYPE
temini kolay, maliyeti diisiik ve kolay islenebilir bir malzemedir. Calismada kullanilan
dijital radyografi sistemlerinde ilk olarak standart fantomlarla eMTF, eNNPS, eDQE gibi
sayisal performans parametreleri farkli kalinliklarda sagict ortam (PMMA) ile ti¢ farkli
demet kalitesi kullanilarak hesaplanmistir. Bu nicel performans gdstergelerinin yani sira
sinyal-giiriiltii oran1 (Signal-to-Noise Ratio, SNR), kontrast (C) ve yiiksek kontrast
uzaysal ayirma giicii (High Contrast Spatial Resolution, HCSR) gibi parametreler de
hesaplanmistir. Standart fantomlarla gergeklestirilen Ol¢limler tamamlandiktan sonra
Monte Carlo simiilasyonlar1 ile fantom modellemeleri yapilmistir. Programlama dili
olarak C# programlama dili secilmistir. Bunun i¢in daha 6nce sagilim kesri hesabi i¢in
yazilan kod (Meri¢ 1996, Meri¢ vd 1998) gelistirilerek kodun i¢ine bu g¢alismada

kullanilan fantom ve sogurucu materyal dzellikleri ve geometrileri tanimlanmigtir. On



calisma olarak PMMA 'nin lineer sogurma katsayilar1 hesaplandiktan sonra modellemede
PMMA’nin gegirgenlik faktorleri (TF) farkli kalinliklar (10, 15, 20 ve 25 cm) igin ii¢
farkli demet kalitesinde (70, 90 ve 120 kVp) hesaplanmistir. Bu 6n ¢alismanin amaci,
modellemede olusturulan Olglim geometrisinin dogrulugunu teyit etmektir. Kodun
dogrulugu teyit edildikten sonra PMMA modellemesi i¢in gergeklestirilen islemler bu
defa YYPE icin ayn1 geometriler kullanilarak tekrar edilmistir. YYPE’ nin lineer sogurma
katsayilart PMMA ile ayni kalinliklar ve ayn1 demet enerjileri kullanilarak hesaplanmis
ve YYPE’ye ait TF degerleri Monte Carlo simiilasyonu ile hesaplanmistir. Monte Carlo
ile elde edilen TF degerleri PMMA'’ya ait TF degerlerine yakin sonuglar vermis ve
YYPE’nin PMMA ’ya alternatif olarak kullanilabilecegi Monte Carlo simiilasyonu ile de
teyit edilmistir.

Proje kapsaminda yapilan fantom ii¢ modiil halinde hazirlanmistir. Ik modiil PMMA
fantomlarina alternatif olarak kullanilabilecek sagici ortami simiile eden homojen
plakalardan olusmaktadir. ikinci modiil ile tek bir fantom iizerinde sacilim kesri, eMTF
ve eNNPS degerlendirmeleri yapilabilmekte ve Olgiimler sacici ortaminda
gerceklestirildiginden dogrudan eDQE analizi yapilabilmektedir. Giiniimiizde mevcut
standart fantomlarda ise tiim bu Olglimler i¢in ayr1 fantomlara ihtiya¢ duyulmaktadir.
Ugiincii  ve son modiil ise kontrast, sinyal-giiriilti oram gibi niceliklerin
degerlendirilebilecegi sekilde hazirlanmistir. Bunun igin standart LCD 4 (Test Objects,
United Kingdom) fantomu esas alinmistir. Bu fantomda farkli kontrast degerlerini veren
sogurucu diskler mevcuttur ancak firma fantom igindeki sogurucu malzemenin materyali
ve kalinliklar1 hakkinda bilgi vermemektedir. Bu nedenle yapilan fantomda LCD 4
fantomundaki kontrast degerlerini verecek sogurucu materyallerin tiirii ve kalinliklarini
belirlemek i¢in tek yol Monte Carlo simiilasyonudur. Yapilan modellemede LCD 4
fantomundan elde edilen kontrast degerlerini verecek bakir sogurucu kalinliklar:
belirlenmistir. Modelleme caligmalar1 tamamlandiktan sonra fantomlar hazirlanmistir.
Calismanin basinda standart fantomlarla gergeklestirilen tiim testler hazirlanan YYPE

fantomlarla tekrar edilmis ve sonuglar kiyaslanmistir.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1 Dijital Géoriintiilleme Sistemlerinin Simiflandirilmasi

Film/ekran sistemleri her ne kadar ytliksek goriintii kalitesi ve basit 1sinlama teknikleriyle
kendini ispatlamis olsa da gelisen bilgisayar teknolojisi ve film/ekran sistemlerinin
barindirdig1 dezavantajlara sagladigi ¢ozliimler sayesinde dijital goriintiileme sistemleri

film/ekran sistemlerinin yerini almistir.

Dijital radyografi sistemlerinin en 6énemli iistiinliikleri aninda goriintii olanag1 sunmast,
goriintiilerin her zaman erisilebilir oldugu dijital bir arsivleme sistemi kullanimina olanak
saglamas1 ve goriintiilerin islenebilir olmasidir. Bu sistemlerde biiylitme, kontrast
iyilestirme, filtreleme, histogram esitleme gibi goriintii isleme teknikleri kullanilarak

goriintii kalitesi iyilestirilebilmektedir.

Genel olarak, dijital dedektorler direkt okumali ve indirekt okumali sistemler olarak
siniflandirilabilir. Direkt okumali sistemlerde dijital goriintii 1s51nlamadan hemen sonra
elde edilir. Indirekt okumali sistemlerde ise entegre bir okuma mekanizmasi
bulunmamaktadir (Sonoda vd 1983, Chotas vd 1999). Bu sistemlerde dedektor malzemesi
bir kasette muhafaza edilir ve kasetin i1ginlamadan sonra bir okuyucuya aktarilmasi
gerekir. Okuyucu, dedektorde olusan gizli goriintiiyii sayisallastirarak iki boyutlu dijital
goriintiilyii. meydana getirir (Bacher 2006). Bilgisayarli radyografi (Computed
Radiography, CR) sistemlerinde kullanilan fosfor ekranlar bu grupta smiflandirilabilir

(Schaefer-Prokop vd 2003).

2.1.1 Bilgisayarh Radyografi (CR)

Bilgisayarli radyografi sistemleri ilk olarak Fuji Photo Film sirketi tarafindan
gelistirilmistir (Sonoda vd 1983). Bu sistemlerde film/ekran kasetine benzer bir kasette
bulunan 1sik-uyarimli fosfor plaka kullanilir. Gd202S ve Csl gibi sintilatorler, x-1sinina
maruz kaldiginda 151k yayarlar. X-iginlart 1sik-uyarimli fosfor plakada sogruldugunda

enerjinin bir kismi 151k olarak aciga ¢ikarken bir kismi1 da 1s1k-uyarimli fosforda tuzaklanir
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ve daha sonra bir lazer 15181 ile okunabilir. Bu nedenle 1s1k-uyarimli fosforlar “depolama
fosforu” olarak da adlandirilir (Bushberg 2002). Bu fosforlarda aranan baslica 6zellikler
yuksek etkinlikte x-151n1 sogurumu ve sogrulan birim enerji basina yiiksek 1s1k verimidir

(Flower 2012).

Cogu CR goriintiileme plakasi, genellikle baryum folofohalid olarak adlandirilan bir
BrFBr ve diger halojeniirlii fosforlarin karisimindan olusur. CR plaka, hafif bir kasete
yerlestirilmis esnek bir ekrandir. CR kaseti, radyografik ¢calisma sirasinda x-1sinina maruz
kalir ve hemen sonrasinda bir CR okuyucuya yerlestirilir. Goriintiileme plakasinin kendisi
tamamen analog bir aractir, ancak analog ve dijital tekniklerle okunur (Bushberg 2002).
(Sekil 2.1).

Fotogogaltici Tiip

+«—|sik filtresi

Doner ayna

Sekil 2.1 CR sisteminin okuma mekanizmasi (Bushberg 2002)

Okuma islemi asamalar1 asagidaki gibi 6zetlenebilir (Bushberg 2002):

e Kaset, okuyucuya konduktan sonra goriintiileme plakasi mekanik olarak ¢ikarilir
ve fosfor doner bir ayna yardimi ile saptirilan yaklasik 700nm dalga boyuna sahip
kirmizi bir lazer demeti ile taranir.

e Kirmiz1 lazer 15181 goriintiileme plakasinin kiig¢ik bir alaninda tuzaklanmis
enerjiyi uyarir ve elektronlar taban durumuna donerken fosfordan goriiniir

bolgede mavi-yesil 151k yayilir.
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e Isik-uyarimli liiminesans yoluyla yayilan 151k, fiber-optik bir 151k kilavuzu ile bir
fotogogaltic tiipe yonlendirilerek elektrik sinyali elde edilir.

e Olusan elektrik sinyali bir analog-sayisal gevirici ile dijitize edilerek bir piksel
degeri olarak kaydedilir. Goriintiilleme plakasindaki her konuma (x,y) karsilik o
noktada sogrulan x-151n enerjisi ile orantili gri skala elde edilir.

e Son olarak olas1 kalintilarin silinebilmesi i¢in fosfor plaka beyaz 1sikla taranir.
Plakadan salinan 15181n dalga boyu ile uyarici lazer 1s181nin dalga boyu birbirinden

farklidir (Sekil 2.2).

100 - Lazer 15181

90 | Fosfordan salinan 1sik /

80 |

70+ \
60 |-

50

401

30

20

101 /
0 /

300 600

Isik siddeti (a.u.)

Dalga Boyu (nm)
Sekil 2.2 Uyarici lazer 15181 ve plakadan salinan 151k spektrumlari (Bushberg 2002)

Sekil 2.3’te 1s1ik-uyarimli fosforun ¢alisma prensibi gosterilmektedir. Tipik goriintiileme
plakalar1 Eu ile aktive edilmis %85 oraninda BaFBr ve %15 oraninda BaF1’den olusur.
Doping olarak da adlandirilan bu aktivasyon islemi elektronlarin daha etkin bir bigimde
tuzaklanmasina olanak saglayan kusurlar (tuzaklar) olusturur. Bu kusurlar F-merkezi
olarak adlandirilir. X-151n enerjisi BaFBr fosforunda sogruldugunda sogrulan enerji Eu
atomu elektronlarini uyararak iki degerlikli Eu atomlarmin (Eu*?) okside olmasina ve ii¢
degerlikli duruma (Eu*®) gegmesine yol acar. Uyarilan elektronlar mobilize olur ve
bunlarin belli bir kesri F-merkezleri ile etkilesir. F-merkezleri bu elektronlar1 daha yiiksek
enerjili yar1 kararli bir durumda tuzaklar. Tuzaklanan elektronlar burada uzun siireler
kalabilir. Bunun sonucu olarak i1sinlamadan sonra (ve okumadan 6nce) F-merkezlerinde
tuzaklanan elektronlar tarafindan goriintiileme plakasinda gizli (latent) goriintii
olusturulur. Goériintiileme plakasinin birim yiizeyinde tuzaklanan elektron sayisi 1sinlama
sirasinda dedektoriin  birim ylizeyine ulasan x-151n  foton siddetiyle orantilidir.

Gorilintiileme plakast kirmizi lazer 15181 ile tarandiginda enerjinin bir kismi F-

12



merkezlerinde sogrulur ve buradaki elektronlara aktarilir. Yeterli enerjiye sahip olan
elektronlar mobilize olarak taban durumu enerjilerine geri doner. Boylece Eu*® iyonu
tekrar Eu*? durumuna geger. Yayilan mavi 1sik bir 1s1k kilavuzu araciligi ile foto ¢ogaltici
tiipe yonlendirilir (Bushberg 2002). Ancak foto ¢ogaltici tiipte gelen 15181n sadece belli
bir kesri (yaklasik %25) elektrona ¢evrilebildiginden CR sistemleri sinirli bir kuantum
doniistim etkinligine sahiptir (Bushberg 2002, Kotter vd 2002, Schaefer-Prokop vd 2003).
Fotocogaltic1 tiip cikis1 logaritmik veya karekok ylikseltecten gecirilerek yiikseltilir.
Lineer olmayan yiikselte¢ kullanilma sebebi sinyalin dinamik araliginin olasi
stkigmalarini 6nlemek ve sinirli sayidaki ayrik gri seviyeler arasinda sayisallagtirma

dogrulugunu korumaktir (Dolye 2009).

| | Kirmizi lazer
X-1ginlan ! ! demeti
I | —
! 1
! 1
! 1
! 1
: Gizli gériintii !
1
! 1
! 1
4 ] 1
I 1 —
! 1
| 1 P
! 1
! 1
L . Ly
Y — iletkenlik bandi i
FoF | I ¥ FoF
€ : I AE €
enerji : 1 AE
1
Eu*2 — Eu*? | 1 Eu*® — Eu*? l
+— degerlik bandi t
A.1sinlama : B. tagima : C. okuma

Sekil 2.3 Isik-uyarimli fosforun galisma prensibi

A. Isinlama sirasinda x-1g1mn enerjisi fosforda sogrulur ve bazi elektronlar
iletkenlik bandina ¢ikar. B. Okuma islemine kadar wuyarilmig elektronlar
tuzaklarda uzun siire kalabilir. C. Okuma sirasinda fosfor plaka lazerle taranir
ve tuzaklardan bosalan elektronlar degerlik bandina donerken mavi 151k yayar
(Bushberg 2002)

2.1.2 Dijital Radyografi (DR)

Konvansiyonel radyografide oldugu gibi indirekt okumali olan CR sistemlerinde de
goriintii elde edilmesi iki asamali bir islemdir. Kaset isinlandiktan sonra kasetin

okuyucuya aktarilmast i¢in kullanict miidahalesi gerekmektedir. Dijital radyografi
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sistemleri ise direkt okumali sistemlerdir. Entegre yapilar1 sayesinde dijital goriintii

1sinlamadan hemen sonra elde edilir.

X-1ginlarinin elektrik sinyaline ¢evrilme yontemine gore bu dedektorler direkt doniistimlii
ve indirekt doniisimlii dedektorler olarak iki gruba ayrilir. Direkt doniistimli
dedektorlerde x-1sinlarin1 dogrudan elektrik yiikiine ¢eviren a-Se gibi bir fotoiletken
kullanilir. Elektrik yiikleri Thin Film Transistor (TFT) dizisi gibi bir elektronik okuma
mekanizmasi tarafindan algilanir ve dijital goriintliyii olusturmak i¢in analogdan dijitale
cevirim gerceklestirilir. Indirekt déniisiimlii dedektdrlerde ise x-151n dedeksiyonu iki
asamada gergeklesir (Chotas vd 1999, Bushberg 2002, Kotter vd 2002, Schaefer-Prokop
vd 2003). Bu sistemlerde bir sintilator araciligr ile x-iginlari ilk olarak goriiniir 1518a
cevrilir. Daha sonra a-Si fotodiyot dizisi veya CCD gibi bir fotodedektor ile 151k, elektrik
yiikiine dontistiiriiliir. Hem direkt hem de indirekt doniistimli detektorlerde, x-151n1 maruz
kaldiktan sonra kalan elektrik yiikii modeli elektronik bir okuma mekanizmasi tarafindan
algilanir ve dijital goriintliyi tiretmek i¢in analog-dijital doniisiim gergeklestirilir (Chotas

vd 1999). Sekil 2.4°te direkt ve indirekt doniisim mekanizmasi gosterilmektedir.

Direkt
Déniiglim indirekt Déniisiim
(X-151nlari) (X-151nlari) (X~1s1nlari)

Sintilator Sintilator

Xasin etkilesimi X-151n \ l (Gériinir 1s1k)
fotoiletkeni L -

(a-Selenyum)

Elektrik yiikiine FOt(?f:‘llyOt

gevrim (a-Silikon)
———————————— ccb

e TFT Dizini TFT Dizini

Sekil 2.4 Direkt ve indirekt doniisiim mekanizmalar1 (Chotas vd 1999)
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2.1.2.1 CCD (Charged-Coupled Devices)

CCD, bir dizi bagli veya birlesik kapasitor dizisi igeren entegre bir devreden olusan 1518a
duyarl bir sensordiir. X-151n1 enerjisi bir sintilator aracilifiyla 1s18a gevrilir. Yayilan 151k
miktar1 CCD’de kaydedilir elektrik yiikiine cevrilir. CCD, yariiletken bir yiizeyde
birbirine ¢ok yakin olarak tiretilen bir dizi metal-oksit yariiletken kapasitérden olusur.
CCD’lerin dijital radyografiye iliskin en belirgin 6zelligi fiziksel olarak kii¢iik olmalaridir
(2-4 cm?). Bu nedenle, CCD tabanli radyografik sistemlerde yansitilan 151k goriintiisiiniin
boyutunu azaltmak ve goriintiiyii bir veya birden fazla CCD iizerine aktarmak i¢in bazi
optik baglanti araglar1 bulunmalidir. Bazi CCD tabanli sistemlerde genis x-1s1n1 alanini
tek bir CCD boyutuna diigiiren goriintii gii¢lendiriciler bulunur. Bazilar1 ise her biri bir
lens veya konik bir fiber-optik ile bir sintilatore baglanan bir dizi CCD kameraya sahiptir.
Lens sistemi CCD’ye ulasan foton sayisin1 6nemli dlglide diistiriir. Bu ise giiriiltilyl
artirarak goriintli kalitesini bozmaktadir. Bunun yani sira lenslerle olan optik baglanti

geometrik kusurlara ve optik sag¢ilmaya neden olabilmektedir (Chotas vd 1999).

2.1.2.2 Flat panel TFT dedektorler

Optik baglanti ve odaklama gerektiren CCD tabanli detektorlerden farkli olarak TFT
tabanl flat panel sistemler yiik toplama ve her piksel i¢in okuma elektronigi hemen x-
1s1n1 etkilesimlerinin oldugu noktada gergeklesecek bigimde yapilandirilmistir (Chotas vd
1999). Flat panel TFT dizisi bir satir ve siitun matrisinde diizenlenmis ayr1 dedektor
elemanlarina (piksel) ayrilmistir. Her bir dedektdr eleman: bir TFT, yiikk toplama
elektrodu ve depolama kapasitoriine sahiptir (Bushberg 2002). TFT’ler aktif cihazlardir
ve matristeki bu dizilim “aktif matris dizini” adin1 alir (Flower 2012). TFT kap1, kaynak
ve drenaj (bosaltma) olmak iizere lic baglantidan olusan elektronik bir anahtardir

(Bushberg 2002) (Sekil 2.5).
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| Yiikseltegler ‘

Kapi hatlari

Depolama kapasitorii

Adres siiriiciileri

JC

Piksel dedektor

Drenaj hatlan

Sekil 2.5 TFT flat panel dizisinin gematik gosterimi (Bushong 2013)

Kapu, transistoriin agma-kapama anahtari islevini gortir ve dizinin satirlar1 boyunca kap1
hattina baghdir. Kaynak, depolama kapasitoriine; drenaj ise dizinin siitunlar1 boyunca
drenaj hattina baghdir. Yiik toplama elektrodu her piksel alani iizerine gelen x-1s1n1 ile
tiretilen yiikii toplar. Bu yiikler depolama kapasitoriinde depolanir. Isinlama boyunca TFT
kapali konumda kalarak yiikiin piksellerde toplanarak depolanmasini saglar. Isinlama
tamamlandiktan sonra bir satir boyunca TFT ler sirayla agik konuma gelir. Bu sayede
kapasitorlerde biriken yiik transistorden gecerek drenaj hattina sonra ona bagl ytikseltece
aktarilir. Yiikseltecler yiikii yiikselterek bir voltaj sinyaline ¢evirir ve sayisallastirir. Bu

islem, tim TFT dizisi okunana kadar satir satir tekrar edilir (Bushberg 2002).

TFT dizileri aktif elektronik element olarak hem direkt hem de indirekt flat panel
dedektorlerde kullanilir (Chotas vd 1999).

2.1.2.2.1 indirekt doniisiimlii flat panel dedektérler

TFT dizisi kullanilan indirekt doniistimlii sistemler TFT’ nin {ist katmanina x-1s1nin1
goriiniir 1518a ¢evirecek bir sintilatér ve bu 15181 elektrik yiikiine ¢evirecek bir a-Si
fotodiyot eklenerek olusturulur (Chotas vd 1999). Her bir fotodiyotta toplanan yiik, temel

okuma elektronigi kullanilarak dijital bir degere doniistiiriiliir.
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Elektronik bilesenler igin piksellerin yiizey alaninin belli bir kesri kullanildigindan tim
ylizey alani 1s18a duyarli degildir. Bu ise piksellerin 1s1ik toplama veriminin %100’den
daha az olmasina neden olur (Sekil 2.6). Piksellerin 1s18a duyarl kism1 “dolgu faktorii
(fill factor)” admi alir. Dolgu faktori, bir TFT dizisindeki piksel boyutunun
kii¢iiltiilmesine sinirlama koyar (Bushberg 2002).

T —

Sintilasyon
kristali

TFT

, Depolama
K kapasitori
ADC

Cam tabaka
Bilgisayar

Sekil 2.6 Dedektor elemani lizerinde 1518a duyarli olmayan dolgu faktorii (Bushong 2013)

Indirekt doniisiimlii dedektorlerde kullanilan sintilatérler yapilandirilmis  veya
yapilandirilmamig olabilir. Yapilandirilmamis bir sintilator kullanilmasi durumunda
malzemede yayilan 151k bitisik piksellere yayilabilir ve sonug olarak uzaysal ayirma giicii

diiser (Chotas vd 1999).

X-151m1

Isik fotonlar

TFT dedektor
elemanlan |

i

sinyal

Dedekte edilen [

{10 pm, 25.00kV SE1 Errodsatat

Sekil 2.7 Igne seklinde yapilandirilmis Csl kristali (Bushberg 2002)
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Bu problemi azaltmak i¢in bir¢ok tiretici CsI kristalinden olusan yapilandirilmis sintilator
kullanmaktadir. CsI kristali igne yapida genisletilebilmektedir (Sekil 2.7). Yaklasik 5-10
um genisliginde ayrik paralel ignelerden olusan Kristal yapi, sinyalin biiyiik bir kismini
dogrudan fotodiyot katmanina yonlendirir. Yapilandirilmig kristalde 1s1k dagilimi biiytik
Ol¢iide azaltildigindan bu tip kristaller daha kalin olarak dedektor yapiminda
kullanilabilmektedir. Daha kalin kristal kullanilmasi dedeksiyon kuantum etkinligini
onemli seviyede artirmaktadir. Bu sebeple c¢ogu indirekt flat panel sistemde

yapilandirilmis CsI sintilatorii tercih edilmektedir (Chotas vd 1999).

2.1.2.2.2 Direkt doniisiimlii flat panel dedektorler

Direkt dontisiimlii TFT sistemler, elektronik TFT katmanin iist tabakasi olarak gelen x-
1s1n1 siddeti ile orantili elektron desik ¢iftleri olusturan bir x-151n fotoiletken eklenerek
olusturulur (Bushberg 2002). Tipik olarak, ¢ok yiiksek uzaysal ayirma giicii nedeniyle
fotoiletken malzeme olarak amorf selenyum (a-Se) kullanilir (Chotas vd 1999). a-Se bias
voltaja ve dielektrik bir katmana bagli iki ylizey alan1 elektrodu arasina yerlestirilir (Sekil
2.8). Dielektrik katmani dedektor elemanlarinin agir1 yiiklenerek TFT nin zarar gérmesini
onler (Bushberg 2002). Olusan iyon giftleri katihal doniistiiriiciiye uygulanan elektrik
alan ile toplanir. Bu elektrik alan, yiikler fotoiletken boyunca ilerlerken lateral yondeki
dagilmalar1 neredeyse tamamen Onleyerek yliksek ¢oziiniirliikk elde edilmesini saglar.
Dolayisiyla, Selenyum nispeten diisilk atom numarasina ve sonug¢ olarak daha diisiik
dedeksiyon verimine sahip olmasina ragmen dedeksiyon verimini artirmak i¢in daha kalin

yapilabilmekte ve yiiksek ¢ozliniirliik hala korunabilmektedir (Bushberg 2002).

. X-151n fotonu
lyon giftleri

Elektrik alan

TFT dedektor__ I — —— — —— ‘-®

elemanlan

p I —

sinyal

Dedekte edilen {

Sekil 2.8 Direkt doniisiim (Bushberg 2002)
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Dolgu faktorii etkisi direkt dontisiimlii TFT sistemlerde indirekt sistemlerdeki kadar
onemli degildir. Bunun sebebi, elektrik alan ¢izgilerinin biikiilerek yiik tastyicilarini
dogrudan yiik toplama elektroduna yonlendirerek pikselin 1s18a duyarsiz bolgelerinden
kagmacak bigimde tasarlanmasidir. Sonu¢ olarak, uygun tasarlanmis yiik toplama
elektrotlar kullanilarak %100’e yaklasan dolgu faktorii elde etmem miimkiindiir (Chotas
vd 1999).

2.2 Goriintii Kalitesi

Medikal goriintiilemede goriintli kalitesi, goriintiiniin dogru teshis saglayabilecek bir
bicimde hekime anatomik veya fonksiyonel bilgileri ne kadar iyi aktardig ile ilgilidir
(Bushberg 2002). Goriintiilleme cihazinin tanisal performansi ile goriintii kalitesi
dogrudan iliskilidir ve bu iliski ICRU raporunda (Anonymous 1986) Sekil 2.9’da verilen
grafik ile gosterilmistir (Tapiovaara 2006).

Tanisal dogruluk

Fiziksel gérintd kalitesi

Sekil 2.9 Fiziksel goriintii kalitesi ve teshis performansi arasindaki basitlestirilmis iligki

Buna gore, eger goriintii kalitesi ¢ok diisiikse goriintii, tani icin yeterli bilgi
saglamayacaktir. Goriintlii kalitesi iyilestirildiginde Onemli patolojik desenler ayirt
edilebilir hale gelir ve tan1 performansi artar. Belli bir goriintlii kalitesi seviyesinin
Otesinde ise (dogru tani i¢in gerekli tim 6nemli Ozelliklerin zaten gozlenebildigi ve
radyolog i¢in daha fazla faydali bilginin artik goriintilye yansimadigi bolge) tani

performansi doyuma ulasacaktir (Tapiovaara 2006).
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Sonug olarak medikal goriintiilemede tan1 dogrulugu ve buna paralel olarak gerekli dogru
tedavi yontemlerinin belirlenebilmesi agisindan goriintiileme sisteminin performansi ve

goriintii kalitesi olduk¢a dnemlidir.

Goriintii kalitesi ana olarak ¢oziiniirlik (uzaysal ayirma giicii), kontrast ve giiriiltii gibi

niceliklerle ifade edilir.

2.2.1 Coziniirliik (Uzaysal ayirma giicii)

Uzaysal ayirma giicii, bir goriintiide gozlenebilen detay seviyesini tanimlar. Basit bir
ifade ile, goriintiileme sisteminin birbirine yakin kii¢iik objeleri dedekte edebilme ve
birbirinden ayirt edebilme yetenegini ifade eder (Alsleem ve Davidson 2012). Dijital
radyografi sistemlerinde maksimum c¢oziiniirlik dedektér elemani (piksel) boyutu ile
siirhdir. Piksel boyutu kiigiildiik¢e uzaysal ayirma giicii artar. Ancak, farkli bir¢ok faktor
de (bulaniklik gibi) ¢oziiniirliigii etkilemektedir ve bu durumda ¢oziiniirliigii sinirlayan

faktor piksel boyutu degildir.

Medikal goriintiillemede uzaysal ayirma giiclinii bozan bulaniklik kaynaklari obje
bulanikligi, geometrik bulaniklik, hareket bulanikligi ve reseptor bulanikligidir (Alsleem
ve Davidson 2012).

Obje bulanikligi tamamen goriintiilenecek olan objenin yani anatomik yapinin sekil ve

yap1 bigimine baghdir.

Geometrik bulanikiik, fiziksel 6l¢lim geometrisinden kaynaklanmaktadir. X-151mn1 tlipii
odak nokta boyutu, X-1smm1 kaynagi-obje ve obje-dedektdor mesafesi geometrik
bulanikligin ana etkenleridir. Odak nokta boyutu ve obje-dedektor arasindaki mesafenin
artmasi goriintii kenarlarinda yar1 gélge problemine neden olur. Farkli pozisyonlardaki
organ yapilarinin detektére olan farkli uzakliklari bu organlarin farkli oranlarda

biiyiitiilmesine, sonug olarak da goriintii distorsiyonu olugmasina yol agar.
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Hareket bulanikligi, goriintiileme sirasinda hasta veya organ hareketinden (6rnegin kalp

gibi) kaynaklanan ve goriintii kenarlarinda yar1 gblge problemine yol agan bir faktordiir.

Reseptor bulanikligi, detektérden kaynaklanan bulanikligi ifade eder. Uzaysal ayirma
giicii temel olarak dedektdr kalinlig1 ve malzeme kompozisyonuna baglidir. Ornegin,
yapilandirilmig CsI’lii dedektorler yapilandirilmamais sintilatdr kullanilan detektdrlerden
daha yiiksek ¢oziliniirliige sahiptir. Sacilma ve dagilim etkisi ile dedektorde orijinal girig
noktas1 disinda herhangi bir yerde depolanan foton enerjisi bulanikliga neden olur.
Dedektor kalinlig1 arttikca dedektdr igindeki sagilma ve 151k dagilim miktar artacagindan
artan dedektor kalinligi ile bulaniklik artmaktadir.

CR sistemlerinde fosfor tabakasinin okunasinda kullanilan lazer 151g1in okuma sirasinda
sacilmas1 CR’da uzaysal ayirma giicii kaybinin birincil nedenidir. Fosfor plaka ne kadar

kalin olursa sagilma derinligi ve bulaniklik da o kadar fazla olacaktir.

Indirekt déniisiimlii DR sistemlerinde uzaysal ayirma giiciiniin bozulmasindaki en biiyiik
etken x-1s1n1 fotonlarinin 151k fotonlarina ¢evrimi sirasinda 151k fotonlarmin kristal i¢inde
yayilmasidir. Direkt doniisiimlii DR sistemlerinde ise X-1ginlar1 dogrudan elektronlara
doniistiiriildiigiinden ve bu elektronlar direkt olarak TFT lere yonlendirildiginden bu etki
goriilmez. Bu nedenle direkt doniisiimlii sistemler indirekt doniisiimlii sistemlerden daha

yuksek ¢oziiniirliige sahiptir.

Uzaysal ayirma giiclinii tanimlamada kullanilan bazi temel metrikler asagida verilmistir.

Nokta Dagilim Fonksiyonu (Point Spread function, PSF)

Fiziksel bir sistemin analizinde, sistem girisini ¢ikisa doniistiirmede sistemin bir
“dontstiiriicii (transducer)” olarak performansini elde etmek i¢in iletisim kuramlari
kullanilir. Bu kuramlara gore amag, sistemin i¢ini detayl1 olarak arastirmak degil, sistem
cikisinin girigsine bagliligini elde ederek sistemi karakterize etmektir (Rossmann 1969).

Yani sistemin, ¢ikis sinyali tlizerindeki transfer ozellikleri elde edilerek girig sinyali

21



tahmin edilebilir (Sekil 2.10). Dolayisiyla bir sistemin transfer dzelliklerinin bilinmesi

Onemlidir.

Cikis

Goruntlleme
sistemi

t--- Transfer ozellikleri ----

Sekil 2.10 Bir doniistiiriiciiniin iletisim kurami bakis agisindan sematik gosterimi

Genel kosullarda, goriintiileme sistemlerinin analizi son derece zordur. Ancak sistem
ozellikleri ile ilgili baz1 yaklasimlar yapilacak bu islem kolaylastirilabilir. Bu
yaklagimlarda (Rossmann 1969);

a. Sistemlerin lineer oldugu kabul edilir. Yani;

e Sisteme birden fazla girdi olmasi durumunda bunlarin toplamina karsilik gelen
c¢ikis, bu girdilerden ayr1 ayri elde edilen ¢ikiglarin toplamina esittir

e Girdinin herhangi bir sabitle ¢arpilmasi durumunda ¢ikis da bu sabit oraninda
biiytir

b. Sistemlerin invaryant (degismez) oldugu kabul edilir. Buna goére noktasal bir
obje, obje diizleminde yer degistirdiginde nokta goriintiisiiniin sekli korunur. Yani

sistemin yanit1 her noktada aynidir.

Bu degismezlik 6zelligi sistemin noktasal dagilim fonksiyonu (point spread function, psf)
adi1 verilen O6zgiin karakteristigini tanimlamamizi saglar. Psf, sonsuz kiigiikliikkte bir
deligin gorintiisiindeki radyasyon siddet dagiliminmi verir ve goriintiilleme sisteminin
¢cOziintirlik o6zelliklerinin en temel Olgiisiidiir. Goriintiileme sistemi, giriste bir nokta
kaynakla uyarildiginda sistemin bu girise o noktadaki yamiti psf olacaktir. Idealde,
milkemmel bir goriintiileme sisteminin sonsuz kiigiikliikkteki noktasal bir kaynaga
yanitinin dirac delta fonksiyonu olmasi beklenir. Ancak uygulamada, sistemde meydana
gelen bulaniklik sonucu iki boyutlu (2D) bir Gauss dagilim elde edilir (Sekil 2.11). Yani

psf, goriintiileme sistemi tarafindan ortaya konulan bulanikligin o6lgiisiidiir ve bu

22



bulaniklik, goriintii elde edilmesindeki tiim asamalarin etkisini igerdiginden goriintiilleme

sisteminin ¢oziiniirliik kapasitesini verir (Rossmann 1969).

Girig nokta Beklenen Elde edilen yanit
impulsu yanit (psf)

Sekil 2.11 Goriintiileme sistemine giren nokta uyaran (solda), idealde beklenen dedektor

Sonug olarak, psf aslinda sistem transfer karakteristigini vermektedir. Matematiksel

olarak, lineer bir sistemin giris goriintiisii daima psf ile konvolve olur (Bushberg 2002).

Cizgisel Dagilim Fonksiyonu (Line Spread Function, LSF)

Benzer bir bigimde goriintiileme sistemi ¢izgi seklinde bir kaynakla uyarildiginda ¢izgisel
dagilim fonksiyonu elde edilebilir. Psf’nin dogrudan oOl¢ciimii deneysel olarak zor
oldugundan olgiilen Isf’ten hesaplanmasi daha pratiktir. Invaryant bir goriintiileme

sisteminde Isf;

Isf(x) = ffooo psf(x,y)dx (2.1)

seklinde elde edilebilir (Bushberg 2002).

Yiiksek ¢oziintirliiklii bir sistemde Isf oldukg¢a dar olacagindan 6lgiilen profilde sadece
birka¢ piksel genisliginde olur. Eger kaba bir 6rnekleme yapilirsa Isf’te bilgi kaybi
meydana gelebilir. Bunu 6nlemenin bir yolu fiziksel 6l¢lim prosediirii sirasinda ¢izgi
kaynagin, dedektdr elemanlar1 boyunca hafif agili bigimde yerlestirilmesidir. Agili
konumlandirma sayesinde farkli dikey konumlarda alinan profiller, ¢izgi gériintiisiinii bir
piksel genisligi boyunca farkli noktalarda keser ve Isf, piksel alt1 araliklarla daha iy1
orneklenmis bi¢cimde elde edilir (Bushberg 2002).
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Kenar dagilim fonksiyonu (Edge Spread Function, ESF)

Bazi durumlarda psf ve Isf olgiimleri belirli bir gorlintileme uygulamasi i¢in uygun
olmayabilir. Bunun yerine keskin bir kenar goriintiisiinden elde edilen esf kullanmak
sacilim ve optik parlama etkisini de hesaba katmasi bakimindan daha avantajlidir. Esf’in

tirevi alinarak Isf elde edilebilmektedir.

2.2.2 Kontrast

Kontrast ¢oziiniirliigli, bir goriintiileme sisteminin kii¢iik yogunluk farkliliklarina sahip
objeleri dedekte etme veya goriintiideki kiigiik azalim farkliliklarini ayirt etme yetenegini
ifade eder. Kontrast, uzaysal ayirma giicli gibi fiziksel olarak kiiciik objelere odaklanan
bir kavram degil; daha ziyade sinyal siddetinde (gri skala) kiigiik degisiklikler yaratan
anatomik yapilarla ilgilidir (Bushberg 2002).

Sayisallastirmadaki ilk adim olan 6rnekleme aralig1 uzaysal ayirma giiclinii etkilerken
ikinci adim olan sinyal siddetinin sayisallagtirilmasi1 kontrast ¢oziiniirliiglinii etkiler

(Alsleem ve Davidson 2012).

Goriintli kontrastt obje kontrasti, dedektor kontrast1 ve gosterilen (displayed) kontrasta

baglidir (Alsleem ve Davidson 2012).

Obje kontrasti, gorlintii kontrastini etkileyen ilk faktordiir ve tamamen, goriintiilenecek
olan anatomik bolgenin anatomik ve fizyolojik 6zelliklerine baghdir. Organ ve dokular
arasindaki sogurum farkliliklar1 obje kontrastini meydana getirir. Dolayisiyla dokular
arasindaki yogunluk farkliliklar1 ve hasta kalinlig1 obje kontrastini etkiler. Burada 6nemli
olan nokta, goriintillenecek olan belli anatomik bdlge i¢in uygun i1smnlama

parametrelerinin se¢ilmesidir.

Dedektor kontrasti dedektoriin, gelen foton enerjisini nasil dedekte ederek ¢ikis sinyaline

cevirdigi ile ilgilidir. Dedektoriin dinamik araligi kontrasti etkilemektedir.
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Gosterilen kontrast: dijital goriintiilemede goriintiillemenin son asamasinda elde edilen
goriintiiniin  gdsteriminde kullanilan monitdr 6zellikleri, gorlintii gosterimi sirasinda

parlaklik-kontrast ayarlar1 da kontrasti etkilemektedir.

2.2.3 Giiriiltii

Girilti, bir goriintiide sinyal bilgisi tagimayan, goriintiideki faydali bilgileri
gizleyebilen, piksel degerleri arasindaki istatistiksel dalgalanmalardir. Radyografik

goriintlileme sistemlerinde farkl giiriiltii kaynaklar1 bulunur.

2.2.3.1 Kuantum giiriiltiisii

Ideal olarak, goriintiideki en baskin giiriiltii kuantum giiriiltiisiidiir. “Kuanta” kelimesi
sayilabilen herhangi bir parcacigin (elektron, foton, 151k fotonu gibi) sayisini ifade
etmektedir (Bushberg 2002). Dolayisiyla, kuantum giiriiltiisi dogrudan goriintiide
kullanilan foton sayis1 ile ilgilidir. Hastadan gegtikten sonra dedektdrde sogrulan foton

sayi1s1 ne kadar diisiikse kuantum giiriiltiisii o kadar yiiksek olur.

2.2.3.2 Elektronik giiriiltii

Dijital dedektor sistemlerinde elektron akigi (akim) goriintiileme zincirinde bir veya daha
fazla noktada sinyali aktarir. Bu sirada gercek sinyal dedeksiyonu sonucu olusan
elektronlarin yani sira sinyal dedeksiyonu disinda olusan elektronlar da mevcuttur ve
bunlar elektronik giiriiltiiyli meydana getirir. Eklenen bu elektronik giiriiltii termal
uyarimlardan kaynaklanabilir. Eger giiriiltiiyle iligkili olan elektronlar yiikseltme
asamasindan Once sinyale dahil olursa sinyal yiikseltildiginde bu elektronlarin giiriiltii
katkis1 da yiikseltilecektir (Bushberg 2002). Ozellikle diisiik radyasyon dozlari ile
calisildiginda elektronik giiriiltii onem kazanir ve goriintiideki genel giirtiltii seviyesine

kayda deger bir katki saglar.
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2.2.3.3 Yapisal giiriiltii

Pikselli yapiya sahip ¢ogu dedektorde, dedektor elemani dizisini okumak icin ¢ok sayida
paralel kanal kullanilir. Her kanal kendi yiikselte¢ devresini kullanir ve bu devreler
birbirine goére kusursuz big¢imde ayarlanamayabilir. Bu durumda, okunan dedektor
eleman1 gruplari farkli kazang Gzelliklerine sahip olabilir. Sonug olarak, homojen bir
1sinlamaya kars1 dedektoriin yanitt homojen olmayacaktir. Bu tiir bir giiriiltii dedektor
iizerinde hep ayn1 konumda ortaya ¢ikacagindan ve zaman icinde sabit kaldigindan

goriintii isleme ile bitylik 6l¢iide diizeltilebilir (Bushberg 2002).

2.2.3.4 Anatomik giiriiltii

X-1s1n1 boyunca bir¢ok kiiciik anatomik yapinin yer almasi ve bunlarin {ist {iste binmesi,
elde edilen goriintiide giiriiltiiye benzer bir goriintiiye yol acar (Tapiovaara 2006). Yani,
anatomik glriilti hasta anatomisinde var olan ancak tanisal olarak faydali bilgi

saglamayan desenlerdir (Bushberg 2002).

2.3 Goriintii Kalitesi ve Sistem Performansini Degerlendirme Yontemleri

Dijital radyografi sistemlerinde goriintii kalitesi ve sistem performansini degerlendirmek
icin farkli yontemler kullanilmaktadir. Bu yontemler genel olarak fiziksel, fizikofiziksel

ve klinik performans (gozlemciye dayali) olarak siniflandirilabilir.

2.3.1 Fiziksel dl¢iim yontemleri

Fiziksel 6l¢timler, goriintiilerin frekans ortaminda degerlendirildigi kantitatif niceliklere
dayanmaktadir. PSF, LSF nicelikleri goriintiileme sisteminin transfer fonksiyonlaridir ve
bu niceliklerinden herhangi biri kullanilarak sistemin ¢ikisi tahmin edilebilir. Ancak bu
nicelikler, goriintiileme sisteminin uzaysal ortamdaki ¢oziintirlik 6zelliklerini
tanimlamaktadir. Bagka bir ifade ile, uzaysal ortamda verilen herhangi bir girise karsilik

gelen c¢ikisin  hesaplanmasi, giris sinyalinin psf veya Isf ile konvoliisyonunu
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gerektirmektedir. Uzaysal ortamda bu sistemin toplam transfer 6zelliginin tayin edilmesi

ise ¢oklu karmagik konvoliisyonlar gerektirir.

Bununla birlikle, frekans ortaminda islem yapilmasi konvoliisyona kiyasla ¢ok daha hizli
sonu¢ vermektedir. Ciinkii uzaysal ortamdaki konvoliisyon, frekans ortamindaki basit
carpimlara karsilik gelmektedir. Bu nedenle, konvoliisyon gerektiren hesaplamalar daha

ziyade frekans ortaminda gerceklestirilir.

Zaman icinde veya uzayda bir niceligin periyodik olmayan varyasyonlari, farkli genlik
ve frekanslardaki sonsuz sayida siniizoidal sinyal bilesenlerinin bir toplam1 olarak ifade
edilebilmektedir. Bu harmonik analizin gergeklestirilmesi i¢in kullanilan matematiksel
isleme Fourier Déniistimii ad1 verilir (Rossmann 1969). Fourier doniistimii, uzaysal ortam
sinyalini, toplandiginda bu sinyali veren bir dizi siniis dalga bilesenlerine ayristiran bir

algoritmadir (Bushberg 2002) ve su sekilde ifade edilir:

G(f) = [,._, g(x)e ™ *dx (2.2)

Burada f uzaysal frekans, g(x) giris sinyali ve G(f) ise bu sinyalin frekans uzayindaki
karsiligidir. Fourier dontlistimii ile goriintli, frekans ortamina tasinir ve goriintiiye ait
bilgiler uzaysal frekanslar cinsinden ifade edilir. Goriintii diizlemindeki kii¢lik objeler

frekans ortaminda yiiksek frekanslarla, biiyiik objeler ise diisiik frekanslarla temsil edilir.

Tim dijital dedektorler, girislerinde siirekli degisen x 1s1n akisini, belli araliklarla
ornekleme araligi1 adi verilen ayrik konumlarda 6rneklemektedir. DR sistemlerinde bu
aralik, iki dedektdr elemanlar arasinda merkezden merkeze olan mesafedir. Ornekleme
araligi d olan bir sistemin oOrnekleme frekansi1 1/d’dir ve sistemin dogru olarak
aktarabilecegi en yiiksek frekans 1/2d olacaktir. Olgiilebilen bu maksimum frekansa
Nyquist frekansi denir ve dijital bir dedektor sistemi icin dedekte edilebilecek frekansin
iist limitini belirler. Eger detektore gelen x-151n akisi Nyquist frekansindan daha ytiksek
frekanslarda bilgi igeriyorsa sinyalin gercek frekansi dogru bir bigimde kaydedilemez ve

oldugundan daha diisiik bir frekansta genlik artisi meydana getirir. Katlanma etkisi
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(Aliasing) ad1 verilen bu olay, goriintiilerde kusurlara neden olur ve goriintiilerdeki kiiglik

detaylar1 gérebilme yetenegini azaltir.

Dijital goriintiileme sisteminin fiziksel Ozelliklerinin tam karakterizasyonunun
belirlenmesi MTF, SNR, NPS, DQE gibi objektif parametrelerin belirlenmesini
gerektirir. Bu parametreler birlikte, ii¢ temel fiziksel goriintii kalitesi parametresini igceren

goriintii kalitesinin tanimlanmasi igin bir temel olustururlar (Langa ve Silva 2009) (Sekil

2.12).
'—-\-

MTF SNR
; DQE :
lones

Sekil 2.12 Goriintii kalitesi liggeni: goriintii kalitesi parametreleri ve fiziksel goriintii

2.3.1.1 Modiilasyon Transfer Fonksiyonu (Modulation Transfer Function, MTF)

Bir goriintiileme sisteminin siniis dalgalar1 ile uyarildigin1 varsayalim. Sistem, gelen
sinlizoidal sinyalin frekans1 Nyquist frekansini ge¢medigi siirece sinyali dedekte
edecektir. ideal durumda, goriintii diizlemindeki yogunluk dagilimi, frekans ortaminda
obje dagilimi ile ayni uzaysal frekansa sahip siniizoidal dagilim olmalidir. Ancak,
sistemin transfer karakteristigi goriintii dagilim genliginin yani kontrastin diismesine yol
acar. Genlikteki bu diisiis, sistemdeki ¢oziniirlik kaybii gosterir. Artan frekansla

kontrast degerleri diiser (Bushberg 2002).

Siniizoidal dagilim, genliginden ziyade modiilasyonu ile ifade edilir. Modiilasyon

genligin, dagilimin ortalama degerine oranidir. Uzaysal frekansin bir fonksiyonu olarak
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ifade edilen ¢ikis modiilasyonunun giris modiilasyonuna oranina Modiilasyon Transfer

Fonksiyonu (MTF) adi verilir (Rossmann 1969).

MTF, bir goriintiileme sisteminin elde edilen goriintiide degisen boyutlardaki ytiksek
kontrastli objelerin ne kadar iyi gosterilebildiginin bir 6l¢iistidiir ve dolayisiyla frekans
ortaminda kontrast ile ¢Oziiniirliilk arasindaki iliskiyi verir. Uzaysal ortamdaki PSF,
frekans ortamindaki MTF’e karsilik gelir. Sistemin neden oldugu bulanmiklik etkisi,
yiiksek frekans bilgisinin diisiik frekanslar kadar iyi iletilememesine neden olur. Bunun

sonucu olarak MTF, artan frekansla siirekli olarak azalir (Langa ve Silva 2009).

MTF’in elde edilmesinde farkli yontemler kullanilabilmektedir. Bunlar arasinda en

yaygin olanlar asagida siralanmustir.

a. Yarik yontemi: bu yontemde uzun ve oldukca dar bir yarik test objesi kullanilir.
Yarigin goriintiisiinden LSF elde edilir ve Fourier doniisiimii ile MTF elde edilir.

b. Kenar yontemi: bu yontemde ince bir yarik yerine keskin bir kenar objesinin
goriintiisii alinir. Alinan goriintiiden ESF elde edilir. ESF’in tlirevi alinarak LSF;
LSF’in Fourier doniisiimii ile MTF elde edilir.

c. Kare-dalga yamit fonksiyonu (Square-wave response function) yontemi: Bu
yontemde diger iki yontemden farkli olarak kursun c¢izgi ciftlerinden olusan bir
cubuk desen kullanilir. Cubuk desen goriintiisiinden alinan profil kare dalga
fonksiyonu seklindedir ve MTF, elde edilen kare dalga cevap fonksiyonundan

matematiksel olarak ¢ikarilir.

Dijital bir goriintiileme sistemi farkli bilesenlerden olusmaktadir ve sistemin toplam
MTF’i farkli bilesenlerinin MTF’leri hesaba katilarak su sekilde ifade edilebilir (Fujita
vd 1992):
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m

MTF (u,v) = {[MTFE,(u,v). MTF(u,v)] * Z Z 6 <u i An—y)}.MTFF(u, v). MTF, (u,v)

m=—0 n=—0o

(2.3)

Burada MTFa, MTFs, MTFr ve MTFp sirasiyla analog girdinin, 6rnekleme arliginin,
filtre ve goriintiileme araligmin MTF’leri ve * konvoliisyonu ifade etmektedir. Ax ve Ay

x ve y yonlerindeki 6rnekleme mesafesidir. MTF,(u, v). MTFg(u, v) ¢arpimu dijital bir
sistemin ince 6rneklenmis MTF’ini (presampling MTF) ifade etmektedir ve bu MTF
geometrik bulaniklik, dedektor bulanikligi ve oOrnekleme araliindan kaynaklanan
bulaniklig1 icermektedir. Sistemin dijital MTF’i, ince Orneklenmis MTF’in delta
fonksiyonu () ile ¢arpimindan elde edilir (Fujita vd 1992).

Lineer bir sistem i¢in toplam MTF, siniizoidal bir sinyalin ¢ikis modiilasyonunun giris
modiilasyonuna orani ile tanimlanir. Ancak sistemde olas1 aliasing durumuna bagli olarak
bu MTF hatali bir yanit icerebilir ve bunun sonucunda ise sistemin c¢oziiniirliik
karakteristikleri hatal1 olarak gosterilebilir. Ince 6rneklenmis MTF ise dijital goriintiileme
sisteminin dogal ¢oztniirliik 6zelliklerini yansitmaktadir ve aliasingden etkilenmez. Bu
nedenle frekans ortaminda uzaysal ayirma giicii degerlendirilirken sistemin ince

orneklenmis MTF’i elde edilir (Fujita vd 1992).

Ince 6rneklenmis MTF’i elde etmek icin Hiroshi Fujita vd (1992) basit bir yéntem
onermislerdir. Bu yonteme gore, 6lglimde kullanilacak olan yarik veya kenar test objesi,
dedektdr elemanlarmin siitunlarina hafif bir ag1 (3%-5°) ile yerlestirilir. Bu agilandirma
sayesinde tek bir dedektor elemanindan birden fazla Isf elde edilir ve normal kosullarda
d ile siurli olan 6rnekleme araligindan daha sik 6rneklenmis toplam Isf elde edilir (Sekil
2.13).
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Sekil 2.13 Goriintii kalitesi liggeni: goriintii kalitesi parametreleri ve fiziksel goriintii

2.3.1.2 Normalize NPS (Normalized Noise Power Spectrum, NNPS)

Fotonlarin stokastik dogasinin goriintiileme sistemlerinin performansina getirdigi
kisitlama ilk olarak Rose tarafindan fark edilmistir (Cunningham ve Shaw 1999). Rose,
foton giiriiltiisiinii homojen bir A yiizey alaninda korele olmamis foton sayisindaki
varyans olarak tanimlamistir. Ancak, korelasyonlar1 hesaba katmadigindan gercek
goriintii verilerinden glirtiltiiniin tahmin edilmesinde Rose yaklagimi yetersiz kalmaktadir.
Ciinkli bir gorlintii aynm1 varyansa sahip olsa da farkli giiriiltii yapisina sahip olabilir.
Bunun yerine giirtiltiiyli daha ayrintili olarak ifade etmenin bir yolu, ikinci dereceden
istatistiksel korelasyonlarin hesaba dahil edildigi giiriiltii giic spektrumunu (NPS)
kullanmaktir (Bushberg 2002).

NPS, bir goriintiideki giiriiltii ektisini frekansin bir fonksiyonu olarak ifade eder ve
giirtiltii ile ¢oziiniirlikk arasindaki iligkiyi verir (Marsh ve Malone 2001). NPS hesabi igin,
homojen bir radyografik goriintii, daha kiigiik ilgi alanlarina boliinerek sayisallastirilir ve
her bir ilgi alaninin iki boyutlu Fourier doniisiimii ile giiriiltii dagilim spektrumlar1 elde
edilir. Elde edilen dagilim spektrumlarinin grup ortalamasi (ensemble average) alinarak

giiriiltii gii¢ spektrumu elde edilir. NPS iki boyutlu olarak asagidaki sekilde ifade edilir.

AxAy
N M_>ooMN N

NPS(fo fy) = S 2 T 1 G ) — Te2mimis 0| (2.0
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Burada I(x,y), sayisallagtirilan gergek goriintiiniin (x,y) noktasindaki piksel degeri, I ise
I(x,y) ile verilen goriintiinlin ortalamasidir. Nx ve Ny, gorlintiide yatay ve dikey
yonlerdeki piksel sayisi, Ax ve Ay, yatay ve dikey yonlerdeki piksel boyutu ve M, grup
ortalamasinda analiz i¢in kullanilacak olan ilgi alan1 sayisidir. NPS, esas olarak varyansin
frekansa bagli dagilimin1 vermektedir ve NPS'in tiim frekanslar iizerinden entegrali

varyansi verir (esitlik 2.5).

0% = f f NPS(fy, f,)dfcdf, (2.5)
fx Fy

Dedeksiyon kuantum etkinligi hesaplamalar1 i¢in, sistemin kazanci i¢in diizeltme
yapmak gereklidir. Bu nedenle NPS, piksel degerlerinin ortalamasinin karesine boliiniir
ve elde edilen oran normalize NPS olarak adlandirilir. Sonug olarak piksel degerlerine

bagh giiriilti gii¢ spektrumu;

NPS(f)
(genis alan sinyali)?

NNPS(f) = (2.6)

seklinde ifade edilir. Burada genis alan sinyali ortalama piksel degerini ifade etmektedir.

2.3.1.3 DQE ve eDQE

DQE, foton dedeksiyonu yapan sistemlerde, dedektoriin iizerine ulasan foton sayisinin
dedektor tarafindan goriintillerde ne kadar etkin bicimde kullanildigini gosteren
parametredir. DQE en genel ifade ile dedektoriin ¢ikisinda Olgiilen sinyal-giiriiltii

oraninin Karesinin girisindeki sinyal giiriiltii oraninin karesine oranidir.

SNRgzlkls

SNRgZirw

DQE(f) = (2.7)

DQE; MTF, NPS sonuglar1 ve benzesim programlarindan elde edilen doz basina foton

sayisinin kullanilmasi ile agsagidaki gibi hesaplanir (Anonymous 2005):
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MTF2(f)
.NNPS().K

Burada f uzaysal frekans, K dedektor giris dozu ve q birim alan ve birim doz basina

DQE(f) = 7 (2.8)

dedektor girisindeki foton sayisidir (uGy™*mm). q, ¢ok enerjili bir x-151n1 spektrumu igin;

2
_ (J q®)EdE) 29)
1= [ q(E)E2dE '
ile ifade edilir. q(E), E(keV) enerjisindeki foton sayis1 ve her bir tiip voltaji-filtre
kombinasyonu ve ortamin kiitle azalim katsayist i¢in benzesim programlarindan elde

edilir.

Ancak MTF, NPS ve DQE sadece dedektdr performansi igin kullanilmakta, sagilan
radyasyon, grid kullanimi, geometrik biiylitme ve odak noktasi bulaniklik etkisi gibi
parametrelerin etkisini icermemekte; sonug olarak klinik kosullar degerlendirmelere dahil
edilemediginden sistem toplam performansi hakkinda gergekg¢i bilgi alinamamaktadir. Bu
eksikligi giderebilmek amaci ile son yillarda klinik kosullar1 da i¢ine aldig: i¢in daha
gercekei sonuglar veren eDQE kavrami kullanilmaya baslanmistir. eDQE, bu
parametreleri de dikkate aldigindan oOl¢timlerin klinik uygulamalardaki etkinligini
aragtirmak miimkiindiir. eDQE’nin matematiksel ifadesi asagidaki gibidir (Samei vd
2008).

eMTF(f").(1 — SF)?
eNNPS(f").TF.X.q

eDQE(f") = (2.9)

Burada f* magnifikasyon diizeltmesi yapilmis uzaysal frekans (f’=f.m, m geometrik
magnifikasyon), SF sac¢ilim kesri, TF ise fantomlu ve fantomsuz doz dl¢limlerinden elde
edilen gecirim faktorii, eMTF sagicili ortamda elde edilen presampling MTF, eNNPS
sacicili ortamda elde edilen normalize NPS ve X ise dedektor diizlemine ters kare ile

diizeltilmis fantom giris dozudur.
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Her ne kadar DQE ve eDQE dedektor performansint degerlendirmede altin standart
olarak kabul edilmis olsa da bu yontemlerin de bazi kisitlamalar1 mevcuttur. {1k olarak bu
parametreler goriintiileme islemindeki tlim bilesenlerin (gosterici donanim, goriintii
isleme gibi) etkisini igermemekte dolayistyla smirl bilgi sunmaktadir. Ikinci olarak ise
patolojik bulgular1 saptamada gézlemci performansini sinirlandiran anatomik arka plani
g6z Onlinde bulundurmamaktadir (Alsleem ve Davidson 2012). Goériintii kalitesinin,
kuantum ve sistem giiriiltiisiinden daha ¢ok anatomik giiriiltiiden etkilendigi durumlarda
DQE ve tiirevleri, onemini nispeten kaybeder. DQE ve tiirevleri eger klinik olarak sistem
performansinin bir Ol¢iisii olarak kullanilacaksa tiim klinik kosullar i¢in gegerliligi

incelenmelidir (Bath 2003).
2.3.1.4 Kontrast-giiriiltii orami (Contrast-to-Noise Ratio, CNR)

Kontrat-giiriiltii orani, giiriiltii varli§inda sinyal seviyesinin obje boyutundan bagimsiz bir

olgiisidiir ve agagidaki esitlikle verilir (Bushberg 2002):

N N
CNR = P9 (2.10)

Burada Ng ve N, sirasiyla objeye ve arka plana gizilen ilgi alanindan (ROI) alinan

ortalama piksel degerleri, ong iSe arka plandaki standart sapmadir.

CNR, bir goriintiideki sinyal genligini ortam giiriiltiisiine gore tanimlamak i¢in uygun
niceliklerden biridir ancak, daha ziyade basit sekildeki objeler i¢in kullanimi uygundur.
CNR, sinyal bolgesi ve arka plan arasindaki ortalama degerler arasindaki fark kullanilarak
hesaplandigindan, bu nicelik en ¢ok, homojen bir sinyal seviyesi veren test objeleri

kullanildiginda uygulanabilir (Bushberg 2002).
2.3.1.5 Sinyal-giiriiltii orani (Signal-to-Noise Ratio, SNR)

Giriiltintin ~ varhig, dedektor sistemlerinin  kontrast tespitini  6nemli Olgiide

etkileyebilmektedir. Bu nedenle, sinyal ve giiriiltii arasindaki fark miimkiin oldugu kadar
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yiiksek olmalidir. Bu fark ise SNR niceligi ile ifade edilir (Aichinger vd 2011). SNR,
biiyiik 6lgekli objeler igin goriintiideki kontrast-giiriiltii arasindaki iliskiyi vermektedir
(Marsh ve MAlone 2001). SNR, CNR’a benzer bir niceliktir. Ancak SNR’da farkli olarak
objenin sekli ve boyutu hesaplamaya dahil edilir. Ayrica SNR hesabi i¢in sinyal veren
objenin homojen olmasi aranmaz (Bushberg 2002). Lineer ve kuantum limitli sistemler

icin SNR hesabi asagidaki esitlikle verilmektedir.
_ |ROIL, — ROI,|

’ag + ¢
2

Burada ROlo ve ROl sirastyla obje ve gevre alanlardaki ortalama piksel degeri, 6o ve b
ise bu bolgelerdeki standart sapmadir.

SNR (2.11)

2.3.2 Fizikofiziksel yontemler

Fizikofiziksel degerlendirmelerde, bir gozlemcinin bir uyarana kars1 tepkisi ol¢iiliir ve
fiziksel parametrelerin 6znel degerlendirmesi yapilir. Bu tiir deneylerde kullanilan gorsel
uyaranlar genellikle ¢ubuk desen, disk veya kare gibi basit sekilli objelerdir. Cubuk desen
ile uzaysal ayirma giicii sinir1 gorsel olarak degerlendirilirken, digerinde genellikle
kontrast-detay diyagramlarini elde edebilmek igin degisen boyut ve kontrasta sahip
objeler kullanilir (Méansson 2000). Kontrast-detay diyagrami, uzaysal ayirma giicii ile
kontrast ¢oziiniirligli kavramlarin1 birlestirmek i¢in kullanilan gorsel bir yontemdir.
Ciinkii uzaysal ayirma giicii ve kontrast her ne kadar farkli nicelikler olsalar da birbiri ile
iliskilidirler. Ozellikle, eger detektdrdeki giiriiltii yiiksekse (yani kontrast ¢oziiniirliigii
diisiikse) ve goriintiiniin istatistiksel biitliinligii kii¢lik bir objeyi dedekte etmek i¢in yeterli
degilse, goriintiileme dedektdriiniin miikemmel bir uzaysal ayirma giicline sahip

olmasinin bir 6nemi yoktur (Bushberg 2002).

Kontrast-detay diyagramlarmin elde edilmesinde CDRAD fantomu siklikla
kullanilmaktadir (Artinis Medical System, The Netherlands). Bu fantom, satirlari
boyunca degisen derinliklerde ve siitunlar1 boyunca degisen boyutlarda disklerden olusur.

Disk cap1 sola dogru azalir, yani en yiiksek detay (en kii¢lik disk) fantomun sol siitunu
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boyuncadir. Disklerin derinlikleri, dolayisiyla kontrastlar1 yukardan asagiya dogru azalir.
Bu nedenle fantomun en alt satir1 en diisiik kontrasta sahiptir. Sonug olarak, gériilmesi en
zor disk fantomda sol altta, goriilmesi en kolay disk ise sag iistte yer almaktadir.
Fantomda g6zlemcinin dedekte edebildigi en kiiclik ¢capa kars1 en diisiik kontrastin grafigi

cizilerek kontrast-detay egrisi elde edilir.

Tamamen 6znel olan bu tiir yontemlerin giivenirligi insan algilarinin ve kararlarinin
cesitliliginden etkilenmektedir. Bu nedenle degerlendirmeler ¢ok sayida gozlemcinin
ortalama sonuglarini icermelidir. Ayrica, degerlendirme islemi zaman alic1 ve zor bir istir
ve hatali sonuglar verebilmektedir. Bu sorunu ortadan kaldirmak i¢in Pascoal vd. (Pascoal
vd 2005) bir yazilim kullanarak (CDRAD Analyser) otomatik puanlama ile goriintii
kalitesini degerlendirmek i¢in objektif bir yontem onermislerdir. Bu 6nerilen yontem ile,
elde edilen kontrast-detay egrilerinden kantitatif bir goriintii kalitesi parametresi olarak
ters Goriintii Kalitesi Gostergesi (inverse Image Quality Figure) asagidaki esitlikle

hesaplanir:

100
Zévzl Ci' Di,th
Burada Ci dogru dedekte edilebilen esik kontrast ve Di esik disk ¢apidir.

1QFp, = (2.12)

Kontrast-detay diyagramlarinin kullanimi, ayni grafik iizerinde uzaysal ayirma giicii (yani
detay) ve kontrast ¢oziiniirliigii (yani SNR) kavramlarii birlestirir. DQE OSl¢timleri
dedektoriin sadece goriintii toplama asamasindaki performansini dikkate alirken kontrast-
detay ¢alismalari, tiim goriintiileme zincirinin (goriintii toplanmasi ve gosterimi) goriintii
kalitesi degerlendirmesine izin vermektedir. Ancak bu yontemin en 6nemli eksikligi
Olgtimlerin homojen fantom goriintiilerine dayanmasidir. Sonug olarak dedeksiyonu

etkileyen anatomik arka plandan gelen giiriiltii dikkate alinmamaktadir.
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2.3.3 Klinik degerlendirme yontemleri

Medikal goriintiilemede, hasta ve patolojik bulgulara ait bilgiler iki adimda radyologa

aktarilir:

I. Veri toplanmas1 ve goriintii olusturma

ii. Gorilintii isleme ve gdsterim

Birinci adim daha ziyade goriintiileme sisteminin teknik ve fiziksel karakteristigi ile
ilgilidir. ikinci adim ise radyologun tani performansi i¢in son derece 6nemlidir. Bu
nedenle radyografik bir prosediiriin kalitesi her iki adim i¢in de degerlendirilmeli ve

tanimlanmalidir (Ménsson 2000).

Fiziksel 6l¢lim yontemleri, goriintiilemenin ilk adimi olan goriintii elde etme asamasini
dikkate alir. Goriintiileme sisteminin kalite ve performansini tanimlamak icin fiziksel
Olctimler sarttir. Ancak, klinik degerlendirme sonuglar bu fiziksel 6l¢timlerle tam olarak
aciklanamayacagindan klinikte uygulanan prosediirlerin kalitesini degerlendirmek igin

gozlemci performansia dayali klinik degerlendirmeler de benimsenmelidir (Mansson

2000).

Literatiirde de fiziksel Ol¢iimler ve klinik degerlendirme yontemlerinin birlikte
yiriitiilmesi gerektigi vurgulanmistir (Metz vd 1995, Anonymous 1996b, Anonymous
2003, Bath 2003).

Klinik performans 6l¢iimleri genellikle ROC ve VGA yontemleri ile gergeklestirilir.

2.3.3.1 Receiver Operating Analysis (ROC)

Medikal goriintiilemede gozlemcinin temel gorevi, bir goriintiiniin saglikli bir hastaya ait
olup olmadigimi veya kisinin bir hastaligt olup olmadigint belirtmektir. Bu ise,
gozlemcinin performansini karakterize etme ihtiyacina neden olmustur (Bath ve Ménsson

2007). Gozlemci performansiin degerlendirmesinde altin standart olarak kabul edilen

37



ROC analizinde gozlemci, gercek hasta goriintiileri tizerinden olast bir hastaligin olup

olmadigina dair pozitif veya negatif olarak kesin bir yargida bulunur.

Gozlemcinin performansinin sezgisel bir dlgiisii, en basit haliyle gézlemcinin verdigi
dogru cevaplarin sayis1 olarak degerlendirilebilir. Ancak, bu tip bir olgiit, hastaligin
goriilme sikligina 6nemli Ol¢iide bagli olmasi bakimindan ciddi bir dezavantaja sahiptir.
Bir 6rnekle agiklama gerekirse: yalnizca %1'inin belirli bir hastaliga sahip oldugu hasta
secimine karsilik gelen bir goriintii verisi seti kullanildiginda gozlemci, her vaka igin
hastanin saglikli oldugunu belirtirse, tek bir patolojik vakayi tespit edememesine ragmen,
degerlendirme %99 dogru yanitla sonuglanacaktir (Bath ve Mansson 2007). ROC analizi,
goriintiileme sisteminin dogrulugunu degerlendirmek igin hassasiyeti (sensitivity) ve
ozgilligi (specificity) 6lcer (Alsleem ve Davidson 2012). Hassasiyet (bir gdzlemcinin
mevcut bir hastalig1 tespit etme olasiligl) ve ozgiilliikk (saglikli bir hastanin gézlemci
tarafindan saglikli olarak tespit edilme olasilig1), hastalik sikligindan bagimsiz sonug elde

etmek i¢in kullanilan iki ortak 6l¢iidiir (Bath ve Mansson 2007).

ROC analizinin baslangi¢ noktasi asagidaki sekilde verilen karar matrisidir (Bushberg
2002).

Hastalik Durumu
Pozitif (+) Negatif (-)

Ef Dogru pozitif | Yanlis pozitif
E R (DP) (YP)
=4 a
§3)
= =
@ - Yanlis negatif | Dogru negatif
- (YN) (DN)

Z

Sekil 2.14 Test sonuglar ile gergek hastalik durumunu karsilastiran karar matrisi
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Sekil 2.15’te, gézlemcinin kararlar1 dogrultusunda elde edilen iki olas1 dagilim (normal

ve anormal) gosterilmektedir.

60 T
50 normalm
40 DN I‘ \
) \" YP
30 /A ;<_
/
20 / r-\
P
//‘ [- D

10 AN
. anormal
0

Vaka sayisi

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Karar parametresi

Sekil 2.15 Olasilik dagilimi (Bushberg 2002)

Gozlemcinin kararlar1 sonucunda elde edilen matris verileri kullanilarak hassasiyet ve

Ozgulliik asagidaki sekilde hesaplanir:

- , bp
Dogru pozitif oran = Hassasiyet = DPLVN (2.13)
Dog ti = Ozgillik = DN 2.14
ogru negatif oran = Ozgillik = DN VP (2.14)
Benzer bi¢cimde, yanlis pozitif oran;
YPO = e 2.15
" DN +7YP (2.15)

seklinde tanimlanir.

Bu nicelikler gozlemcinin karar esigine baghdir. Karar esiginin degistirilmesi, ROC
analizinin 6ziinii olusturur. ROC analizi, sinyalin (veya hastaligin) dogal olarak tespit
edilebilirligi ile gozlemcinin karar1 arasinda dogal bir ayrim saglar. Karar esiginin bilingli
olarak degistirilmesi ile hassasiyet ve 6zgiilliik arasindaki denge tespit edilebilir. Prensip

olarak, sonsuz sayida karar esigi diistiniilebilir, boylece hassasiyetin YPO’ya karsi ¢izilen
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grafigi ROC egrisini verir (Sekil 2.16). ROC egrisi, bir teshis prosediiriinde dogal olarak
dogru pozitif ve yanlig pozitif kararlar arasindaki olas1 tiim durumlari agiklar. ROC egrisi,
hassasiyet ve 6zgiilliik gibi, hastalifin goriilme sikligindan bagimsizdir. Ayrica, ROC
analizi farkli karar esiklerinin teshis siireci tizerindeki olasi etkilerinden de bagimsizdir.
ROC egrisindeki siyah nokta, yukaridaki olasilik dagilimindaki karar esiginin (T)
sonuglarina karsilik gelir. Kesikli ¢izgi ROC egrisinin en diisiik performansini
gostermektedir. Egrinin altinda kalan alan (AUC) bir ROC egrisinde gosterilen toplam
performans i¢in kestirme bir 6lgiit olarak kullanilir ve 0.5-1.0 arasinda degisen degerler
alir. Milkemmel bir ROC egrisi sol iist eksen boyunca uzanacaktir ve bir karenin tiim

alanini kapsar (Bath ve Mansson 2007).

1.0
0.9
038 1
0.7
0.6
0.5
04
03
0.2
0.1 1
0.0

Dogru pozitif oran (hassasiyet)

00 0102 03 04 05 06 07 08 09 10
Yanls pozitif oran (YPO)

Sekil 2.16 ROC egrisi (Bushberg 2002)

ROC yonteminin en biliylik dezavantaji ¢ok sayida vaka ve olduk¢a uzun bir
degerlendirme siireci gerektirmesidir. Bu nedenle ROC analizine alternatif olarak daha
kolay uygulanabilir bir yontem olan Visual Grading Analysis (VGA) yaygin olarak

kullanilmaktadir.

2.3.3.2 Visual Grading Analysis (VGA)

Genellikle anatomik yapilari dedekte etme yetenegine dayanan bu yontemin temel teorisi,

dedeksiyon yeteneginin dogru bir anatomik gosterim ile iliskili oldugudur. Patolojik
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yapilarin aksine anatomik yapilarin degerlendirilmesi daha kolaydir. Anatomik yapilarin
degerlendirilmesi, gesitli incelemeler i¢in belirlenmis olan goriintii kalitesi kriterlerine

dayanir (Anonymous 1996a).

VGA rolatif ve mutlak olmak iizere iki farkli sekilde uygulanabilir. Rolatif VGA’da
goriintii  kalitesini degerlendirmek i¢in referans goriinti kullanilir. Gozlemci,
degerlendirilecek olan goriintiiniin kalitesini bu referans goriintiiye gore degerlendirir.
Rolatif VGA’da gozlemcilerin goriintii kalitesine yonelik kararlar1 bes puanli bir
siiflandirma i¢in asagidaki su sekilde siniflandirilir: +2: (referans goriintiiye gore) ¢cok
daha iyi, +1: biraz daha iyi, 0: referans goriintiiye esit, -1: biraz daha kétii, -2: ¢ok daha
kotii.

Mutlak VGA’da ise herhangi bir referans gorintii kullanilmadan incelenen her bir
goriintii kendi i¢inde degerlendirilir. Gdzlemci yanitlar1 genellikle dort puanli bir

siiflandirma sistemine oturtulur. Bu tiir bir siniflandirmanin agamalar1 Cizelge 2.1’ deki
gibidir.

Cizelge 2.1 Klinik goriintiileri degerlendirmek i¢in mutlak puanlama kriterleri.

Mutlak puan (ilgilenilen anatomik yapinin) Gériintii kalitesi

Gortintir degil (kotii goriintii kalitesi)

Yetersiz bi¢gimde goriiniiyor (yetersiz goriintii kalitesi)

1
2
3 Yeterince goriiniiyor (yeterli goriintii kalitesi)
4

Cok 1yi goriiniiyor (1y1 gorintii kalitesi)

Rolatif ve mutlak VGA skorlar1 agagidaki esitliklerle hesaplanir.

{=1 Z§=1 Zg=1[_1]- G(rel)i,s,o
ISO

VGASys1atir = (2.16)

1 S (0]
i=1+ Zs=1' Zo:l G(abs),i,s,o

1.5.0

VGASmutlak = (217)
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Burada Ggrely,iso V& Gabs),is,o sirasi ile belirli bir goriintiideki belirli bir anatomik yapi i¢in
belli bir gézlemcinin rolatif ve mutlak puani, I goriintii sayisi, S ilgilenilen yap1 (kriter)

sayis1 ve O ise degerlendirmeye katilan gézlemci sayisidir.

VGA yonteminin avantajlarindan biri ROC analizine kiyasla daha kolay olmasi ve
gozlemcinin degerlendirme islemi i¢in harcadigi siirenin makul diizeyde olmasidir. Bir
diger avantaji ise, VGA prosediiriinde goriintiileme sisteminin goriintii kalitesini
etkileyen tiim bilesenlerin (goriintii isleme, kaydetme, goriintii isleme ve radyolog

degerlendirmesi) dikkate alinmasidir.

Ozetle, fiziksel degerlendirme yontemleri tiim goriintiileme asamalarmi hesaba
katmadigindan sistemin klinik performansini 6lgmek i¢in kullanildiginda diisiikk bir
gecerlilige sahiptir. ROC ve VGA gibi gozlemci igeren degerlendirmeler tiim
gorlintiileme sisteminin degerlendirilmesi i¢in uygundur. Ancak bu yOntemler
gbzlemcinin Oznelliginden etkilendigi icin gegerlilikleri sinirlidir. Sonug olarak,
goriintiileme sisteminin performansinin tam anlamiyla ele alinabilmesi i¢in farkli goriintii
kalitesi degerlendirme yontemlerinin birlikte yiiriitiillmesi gerekmektedir (Alsleem ve
Davidson 2012). Fakat uygulamanin zorlugundan dolay1 fiziksel 6l¢iimler, fantom temelli
degerlendirmeler ve klinik performansi iceren farkli goriintii kalitesi degerlendirme
yontemleri arasindaki iliskinin arastirildigi ¢ok az sayida ¢alisma vardir. Buna bagh
olarak, literatiirde, yontemler arasi korelasyonun net olmadigi ve tam olarak

anlasilamadig@ belirtilmistir (Tapiovaara 2006).

2.4 Monte Carlo Simiilasyon Metodu

Monte Carlo simiilasyonu, analitik olarak anlagilmasi zor olan, deneysel dl¢iimleri ¢cok
uzun zaman alan, maliyetli ve pratik olmayan problemlerin ¢oziimiinde kullanilan
istatistiksel bir aragtir. Simiilasyon ile, karmasik sistemler modellenebilir, deneylerde
elde edilemeyen nicelikler incelenebilir ve hesaplamalar kolayca tekrarlanip

degistirilebilir (Harrison 2010).
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Problem ¢6ziimiinde tek bir Monte Carlo metodu yoktur ama simiilasyonda izlenen yol
genellikle aymidir. ilk olarak bir sistemin olasilik yogunluk fonksiyonlar: olarak
modellemesi yapilir. Olasilik yogunluk fonksiyonlarindan tekrar tekrar 6rnekler alinir ve

istenilen istatistikler hesaplanir (Harrison 2010).

Monte Carlo simiilasyonlarinin ana bilesenleri olasilik dagilim fonksiyonlari, 6rnekleme

ilkesi, rastgele say1 iireteci, hata tahminleri ve varyans azaltma teknikleridir.

MC simiilasyonlarinin temelindeki olasilik yogunluk fonksiyonlar1, f(x), siirekli rastgele

bir degiskenin olasilik dagilimini veren fonksiyonlardir (Sekil 2.17).

f(x) f(x)

1

% % X, X
(@) (b)

Sekil 2.17 Olasilik yogunluk fonksiyonu (a), toplam dagilim fonksiyonu (b) (Merig¢ 1996)

Bir x degiskeninin deneysel oOlgiimlerle elde edilen G(x) siklik dagilim fonksiyonu

kullanilarak olasilik yogunluk fonksiyonu asagidaki esitlikle hesaplanir.

G(x)

() == 2.18
4 f;lz G(x)dx (2.18)
Her bir 6l¢iim sonucunun x+dx araliginda olma olasilig1:
fx)d C)dx (2.19)

x)dx = —f——— :
f: G(x)dx

Tlim X1-X2 aralig1 tarandiginda x degiskeninin bu aralikta herhangi bir noktada olacag:

kesindir ve bu aralik i¢in olasilik toplami 1 olacaktir.
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Olasilik yogunluk fonksiyonunun;

F(x) = f e dx (2.20)

seklindeki integrali kiimiilatif dagilim fonksiyonunu vermektedir. X degiskeninin olasi
en kiigiik degeri (x1) i¢in F(x1) = 0, x degiskeninin olas1 en biiylik degeri (x2) i¢in F(x2) =
1 degerindedir. Sonug olarak F(x), 0-1 arasinda degisen diizgiin dagilimli degerler (q) alir
(Harrison 2010).

Orneklemede bir diger yontem, diizgiin bir dagilim drnegini bagka bir dagilimin érnegine
doniistiirmek icin kullanilan ters doniisim yontemidir. 0-1 araliginda diizglin bir
dagilimdan q degeri 6rneklenir. q degeri kiimiilatif dagilim fonksiyonunun y-ekseninde
yerine yazilir. q’ya karsilik gelen x degeri, drnegin iistel bir dagilimdan elde edilen
rastgele ornektir. Boylece q degerleri kullanilarak f(x)’in belli bir araliktaki x degerleri

elde edilir (Merig 1996).

x=F1(q) = x=—@ (2.21)

Ters doniisiimiin uygulanamadigi yani kiimiilatif dagilim fonksiyonun analitik olarak ters
¢evrilemedigi durumlarda kabul-reddetme yontemi kullanilir. Bu yontemde, tiim olas1 x
degerleri igin f(x)’ten bilylik degerlere sahip olan diizgiin dagilimli bir p(x) fonksiyonu
tanimlanir. Ters doniisliim ile p(x)’ten bir r rastgele say1 elde edilir. 0-1 araliginda diizgiin
dagilimdan q elde edilir. Eger q < f(x)/p(x) ise r kabul edilir, degilse reddedilerek yeniden
elde edilir (Harrison 2010).

Normalde, bilgisayarlar rastgele sayr Tlretemez ancak, sézde rastgele sayi
tiretebilmektedir. Rastgele say1 iiretegleri, gercek rastgele orneklerin birgok 6zelligini
tastyan bir dizi say1 iireten deterministik bir bilgisayar algoritmasidir (Harrison 2010).

Monte Carlo simiilasyonlarinda belirsizliklerin en aza indirilmesi i¢in tahminler birden

fazla tekrar edilir. Bu durumda islem siiresi makul seviyelerin iistiine ¢ikabilir ve ¢ok
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fazla bilgi islem kaynagi gerekebilir. Bunun dstesinden gelmek igin MC

simiilasyonlarinda baz1 varyans azaltma teknikleri kullanilmaktadir.

Bu tez ¢alismasinda Monte Carlo simiilasyonlart hem MCNP4C simiilasyon programi

(Briesmeister 2000) hem de C# programlama dili kullanilarak gergeklestirilmistir.

45



3. MATERYAL VE YONTEM

Tez calismasi iic kisimdan olusmaktadir. Ilk kisimda Ankara Universitesi Niikleer
Bilimler Enstitlisii biinyesindeki Diagnostik Radyoloji Laboratuvarinda bulunan GE
Silhouette VR konvansiyonel Xx-isin1 sistemine entegre edilen DRX-1C (Carestream
Health) indirekt flat panel dedektoriin performans degerlendirmeleri, fiziksel 6lgiimler
(MTF, NNPS, DQE ve eDQE) ve CDRAD 2.0 fantomu ile fizikofiziksel
degerlendirmeler (IQFiny) yapilarak kapsamli bir bi¢cimde gerceklestirilmistir. Bu
caligmanin amaci, farkli degerlendirme yontemleri arasinda, korelasyonunun direkt
olarak elde edilip edilemeyeceginin ve grid parametrelerinin eDQE {izerindeki etkisinin
arastirtlmasidir. eDQE hesaplamalarinda kullanilan TF ve SF degerleri hem deneysel
olarak ol¢iilmiis hem de MNCP4C Monte Carlo simiilasyon programi kullanilarak
hesaplanmistir. Bu sayede bu niceliklerin 6l¢iilmesi i¢in gerekli is yiikiiniin hafifletilmesi
amaglanmistir. Tim Ol¢timler farkli tipte gridler i¢in tekrar edilmistir. Grid, sagilan
radyasyonu goriintiilleme dedektdriine ulasmadan once azaltmak i¢in kullanilan 1zgara tipi
alettir. Grid, hasta ile dedektor arasina yerlestirilerek hastadan kaynaklanan sacilan
radyasyonu onemli 6l¢iide azaltir ve boylece goriintii kontrastinin iyilesmesini saglar.
Aralarindaki boslugun genellikle karbon fiber, Aliiminyum gibi diisik sogurum
ozelligine sahip malzemeyle dolduruldugu, yan yana dizilmis, ¢ok sayida kursun serit
seklinde sogurucudan olusur. Seritler paralel veya acilandirilarak odakli bir bigimde
dizilebilir. Gridler grid orani ve grid frekansi ile tanimlanir. Serit yiiksekliginin (h) seritler
arasindaki mesafeye (d) orani grid oranini (R=h/d); birim mesafedeki serit sayis1 ise grid
frekansint (¢g/cm) verir. Grid kullanilmasi durumunda sagilan radyasyon detektore
ulagmadan biiyiik 6l¢ide durdurulur. Ancak bunun yani sira birincil radyasyon da grid
tarafindan bir miktar sogrulmaya ugrayacagindan, grid kullanilmasi durumunda hasta
dozu artmaktadir. Bu nedenle incelemenin tiiriine ve amacina gore grid kullaniminin
belirlenmesi ve kullanilmasi halinde grid frekansi ve oraninin ¢alismaya uygun olarak
secilmesi gerekir. Calismanin bu asamasinda gergeklestirilen tiim 6l¢iimlerde laboratuvar
biinyesinde mevcut olan farkli oran ve frekanslara sahip gridler kullanilarak sistem

performansina olan etkileri incelenmistir.
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Ikinci kisimda, her biri farkli merkezlerde bulunan bes farkli dijital radyografi sisteminin
fiziksel, fizikofiziksel ve klinik performans Olglimleri gergeklestirilmistir. Fiziksel
Olctimler kapsaminda eMTF, eNNPS ol¢limleri ile tiim sistemlerin eDQE degerleri
belirlenmistir. Fizikofiziksel ol¢iimler i¢cin CDRAD fantomu kullanilmis ve IQFiny
parametresi hesaplanmistir. Klinik performans degerlendirmeleri i¢in akciger fantomu
ile farkli 1s1nlama kosullarinda alinan goriintiiler radyologlar tarafindan degerlendirilerek
VGA skorlar elde edilmistir. Bu ¢alismanin amaci ise, literatiirdeki 6nemli bir eksikligi
giderebilmek amaci ile, farkli yontemler arasinda bir koprii olusturarak klinik goriintii

kalitesinin, diger yontemlerle dogrudan tahmin edilip edilemeyeceginin arastirilmasidir.

Son kisimda ise dijital radyografi sistemlerinin goriintii kalitesi degerlendirmesinde
kullanilmak tizere Tibitak 117F294 projesi kapsaminda ¢ok amagh bir kalite kontrol
fantomu hazirlanmistir. Fantom yapimina gegilmeden 6nce fantom ana malzemesi ve
sogurucu malzemelerin Ozellikleri ve geometrileri Monte Carlo simiilasyonlar: ile
belirlenmistir. Simiilasyon verilerinden yola ¢ikilarak hazirlanan fantomla iki farkl dijital
radyografi sisteminin performans degerlendirmesi igin fiziksel 6lgtimler (EMTF, eNNPS,
eDQE, SNR, yiiksek kontrast ayirma giicii (High Contrast Spatial Resolution, HCSR)

gerceklestirilmis ve elde edilen sonuglar, standart fantomlarla kiyaslanmustir.

3.1 Carestream DRX-1C Dedektor Sisteminin Performans Degerlendirmesi

Kapsaminda Gergeklestirilen Calismalar

Goriintiileme sistemi

Bu c¢alismada kablosuz DRX-1C (Carestream Health) dedektorii kullanilan
konvansiyonel bir x-isim1 sistemi (GE Silhouette VR, GE Healthcare) kullanilmustir.
Kullanilan dijital dedektor, yapilandirilmig CsI(T1) fosforu, a-Si:H fotodiyotu ve TFT
diizleminden olusan indirekt bir detektordiir. Dedektoriin piksel boyutu 0.139 mm,
dedektor boyutu ise 3072 x 2070 pikseldir. Calismada ti¢ farkli tiip voltaji (70, 90 ve 120
kVp) ve biiyiik odak boyutu kullanilmistir. mAs degeri, degisen PMMA kalinliklari i¢in

otomatik 1s1nlama kontrolii ile belirlenmistir. Calismada farkli grid oranina (10:1 ve 12:1)
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ve grid frekansina (40 ve 60 ¢¢/cm) sahip iki grup grid kullanilmis ve kullanilan gridlerin

ozellikleri Cizelge 3.1°de verilmistir.

Cizelge 3.1 Grid parametreleri

Grid . Kurs‘un Arabk Kurs‘un Odak
Grid serit - serit Aralk Kaplama .
frekansi . kalinhgi . . . . mesafesi
(ce/em) orant  kahnhg (um) yiiksekligi malzemesi malzemesi (cm)
(um) " (um)
60 10:1 45 124 1244 Al Al 100
60 12:1 45 124 1488 Al Al 100
60 10:1 45 124 1244 Al C 100
40 10:1 45 202 2016 Al Al 100
Fantomlar:

Calismada, 25 x 25 cm? boyutundaki polymethyl methacrylate (PMMA) plakalarmin
farkli hasta kalinliklarini temsil etmesi i¢in degisen kalinliklar1 kullanilmistir. Kullanilan

PMMA kalinliklar1 10, 15, 20 ve 25 cm’dir.

3.1.1 Dedektor yamit1 (Signal Transfer Property, STP):

Dedektor yanmitinin belirlenmesinde amag, elde edilen goriintii piksel degerlerinin
diizeltilmesidir. Ciinkii MTF, NNPS gibi niceliklerin hesaplanmasi goriintiileme
sistemlerinin dogrusal oldugu yaklasimina dayanmaktadir. Yani, dedektdriin herhangi bir
noktasina verilen radyasyon dozu ile elde edilen goriintiide bu noktadaki piksel sayim
degeri arasindaki iliskinin dogrusal oldugu kabul edilir. Ancak, sayisal dedektorlerin doza
yanit1 dogrusal olabilecegi gibi listel veya logaritmik de olabilmektedir. Olasi ortalama

piksel degeri (PVort) ve doz (E) iligkileri asagidaki gibidir:
PVort = a+bE
PVort = a+b|n(E)

PVort = a+bEC
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Nicel performans degerlendirmelerinin dogru bir bi¢cimde yapilabilmesi i¢in Oncelikle
dedektdriin doz-yanit iligkisinin lineerize edilmesi gerekmektedir. Bu amagla, ¢alismanin
basinda, farkli tiip voltajlar1 ve grid tipleri i¢in dedektoriin sinyal aktarim 6zellikleri
(STP), x-1511 kaynagi ile dedektor arasina yerlestirilmis farkli PMMA fantom kalinliklari
icin Olgiilmistiir. Gorlintiilerin lineerize edilebilmesi icin STP’lerin belirlenmesi
gerekmektedir. PMMA plakalar1 detektore bitisik yerlestirilmis ve ilave filtre
kullanilmamugtir. Odak-dedektér mesafesi (FID) 100 cm’e ayarlanmistir. Kullanilan

Olctim geometrisi Sekil 3.1°de verilmistir.

B |

).

Dedektor ‘ PMMA
plakalari

Sekil 3.1 STP ve eNNPS 6l¢iim geometrisi

Homojen goriintiiler sistemin AEC’si tarafindan ayarlanan dedektdr dozu degerinde
(yaklasik 2-3 uGy) ve bu degerin ii¢ kat altinda ve iistiinde olmak tizere her kosul i¢in {i¢
farkli dozda elde edilmistir. Tiim goriintii verileri sistemde islenmemis goriintii modunda
alimmistir. PMMA goriintiileri elde edildikten sonra ayni i1sinlama parametreleri
kullanilarak hava kerma degeri goriintiileme dedektoriinden 60 cm uzakliga yerlestirilen
iyon odast (Radcal AcuPro, 6cc) ile havada olgiilmiistiir. Olgiillen hava kerma
degerlerinden dedektor dozunu elde etmek i¢in, hava kerma degeri dedektor diizlemine
ters kare ile diizeltilerek fantom gecirim faktéri (TF) ile carpilmistir. PMMA
goriintiilerinin ortalama piksel degerleri hesaplanarak hava kerma degerlerine karsi
grafigi ¢izilmistir. Gorilintiileme dedektoriinlin yaniti logaritmik oldugundan STP

egrilerini elde etmek icin logaritmik fit uygulanmstir.
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3.1.2 eDQE degerlendirmesi

Effektif Dedeksiyon Kuantum Etkinliginin Belirlenmesi (eDQE):

Sistemin toplam performansini veren eDQE, farkli hasta kalinliklarini simiile etmek i¢in
10, 15, 20 ve 25 cm PMMA plaka kalinliklart kullanilarak tiim grid tipleri i¢in
degerlendirilmistir. eMTF ve eNNPS o6l¢iim sonuglar1 kullanilarak eDQE asagidaki

esitlikle hesaplanmustir.

eMTF(f"). (1 — SF)?
eNNPS(f").TF.X.q

eDQE(f") = (3.1)

Burada f' magnifikasyon diizeltmesi yapilmis uzaysal frekans (f' = m. f, m geometrik
magnifikasyon), q dedektor diizlemine gelen birim doz basina birim yiizeydeki foton
sayist (uGy.mm=2), eMTF sagicili ortamda alinmis ince drneklenmis eMTF, eNNPS
sagicili ortamda alinmig NNPS, X dedektor diizlemine ters kare ile diizeltilmis fantom
(PMMA) giris dozu, TF PMMA fantomlarin gecirim faktorii, SF ise sagilim kesridir. Tim
Olgtim spektrumlari i¢in q degerleri tiim tiip voltaji ve PMMA kalinliklari i¢in SpekCalc
yazilimindan elde edilmistir (Poludniowski vd 2009). Hesaplamalarda kullanilan q
degerleri Cizelge 3.2°de verilmistir. (1-SF)? terimi sag1lim nedeniyle kontrasttaki diisiisii

hesaba katan terimdir.
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Cizelge 3.2 Calismada kullanilan tiip voltajlari, PMMA kalinliklar1 ve q-degerleri

Tiip voltaji Fantom q-degeri
(kVp) kalinhgi (cm)  (uGy'mm?)
70 10 24566
15 26239
20 27505
25 28491
90 10 27487
15 28972
20 30031
25 30769
120 15 29502
20 29990
25 30248

Giiriiltii Olciimleri (eNNPS):

Goriintiileme sisteminin glriiltii 6zellikler1 tim kVp ve PMMA kalinliklar ig¢in
Olctilmiistiir. Glriiltii gii¢ spektrumunun elde edilmesi i¢in STP Slgiimlerinde elde edilen
homojen goriintiller kullanilmistir (Sekil 3.1). Homojen goriintiilerin merkezinden
512x512 piksel boyutunda bir ilgi alan1 (ROI) ¢ikarilmis ve dedektdr yanit egrileri
kullanilarak lineerize edilmistir. Gorilintii 128x128 piksellik alt goriintiilere boliinmiis ve
OBJ IQv2 yazilimi aracihign ile eNPS hesaplanmistir (Marshall 2009). iki boyutlu
eNPS’ten tek boyutlu (1D) eNPS, eksenlerin merkezinden 4 satir ortalamasi alinarak
hesaplanmistir. Daha sonra lineerize edilen goriintiiniin ortalama piksel degerinin

karesine boliinerek eNNPS hesaplanmistir (Dobbins 2006).
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Uzaysal Ayirma Giicii Olgiimleri (eMTF):

Uzaysal ayirma giicii 6l¢timleri i¢in kenar yontemi kullanilmistir (Samei vd 1998). Bunun
icin 1 mm kalinhigindaki tungsten kenar objesi dedektdr piksel diizlemine 3%-4° agi
yapacak sekilde yerlestirilmistir. Ol¢iimde kullanilan &lgiim geometrisi Sekil 3.2°deki
gibidir.

|

IS

Dedektor _ PMMA Kenar objesi
rid plakalari (tungsten)

Sekil 3.2 eMTF o6l¢iim geometrisi

Otomatik 1sinlama kontrolil ile alinan kenar goriintiisiinden kenar dagilim fonksiyonu
elde edilmis ve cizgi dagilim fonksiyonunu elde etmek icin tiirevi alinmistir. Cizgi
dagilim fonksiyonunun Fourier doniisiimii ile frekans ortaminda eMTF elde edilmistir.
Sekil 3.3’te eMTF Olgiimlerinde kullanilan islem akisi verilmistir. eMTF
hesaplamalarinda eNNPS hesabinda oldugu gibi OBJ IQv2 yazilimi kullanilmistir
(Marshall 2009).

ESF LSF
) tlirev /\

- \
\\ . FFT

fle¢/mm)

eMTF

Sekil 3.3 Kenar goriintiisiinden eMTF’in elde edilmesi
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Gecirim Faktorii Olciimleri:

TF oOl¢timleri icin PMMA plakalar1 ve iyon odas1 sagilan radyasyondan etkilenmemesi
icin Sekil 3.4’teki gibi odak noktasindan sirasiyla 30 cm ve 80 cm mesafede x-1s1n1 demeti
boyunca yerlestirilmis ve x-151n1 demeti iyon odasi boyutuna kolime edilerek dar demet
geometrisi kullanilmistir. Fantom ¢ikisindaki doz degerleri PMMA fantomu varken ve
yokken gerceklestirilmistir. Tiim 1s1nlama kosullari i¢in liger 6l¢iim alinmis ve TF degeri
PMMA ile 6l¢iilen ortalama doz degerinin PMMA yokken 6l¢iilen ortalama doz degerine

orani ile elde edilmistir.

PMMA
iyon odas bloklar
t
p 50 cm B 30 cm_'
FID =100 cm

Sekil 3.4 Gecirim faktorii (TF) 6l¢iim geometrisi

Sacilim Kesri Ol¢iimleri:

Sagilim kesri dl¢timleri i¢in Beam Stop fantomu (QRM Quality Assurance in Radiology
and Medicine GmbH, Germany) kullanilmistir. Bu fantom, tizerinde 25 mm araliklarla 6
mm uzunlugunda ve 3 mm capinda 10x10’luk kursun dizisi bulunan 14x14 cm?
boyutlarinda polistren diizlemden olusmaktadir (Sekil 3.5). SF 6lglimleri icin PMMA
plakalar1 dedektor diizlemine bitisik yerlestirilmis ve beam stop fantom PMMA’larin
oniine tiip tarafinda yerlestirilmistir (Sekil 3.6). Olgiimler tim PMMA kalmliklar1 ve tiip
voltajlar1 i¢in yapilmis ve tiim grid tipleri i¢in tekrar edilmistir. Alman fantom
goriintiisiinden SF faktorleri, goriintii merkezindeki 16 adet kursunlu bolgeye cizilen

ROI’den alinan ortalama piksel degerlerinin kursunsuz bélgeye ¢izilen ROI’den alinan

53



ortalama piksel degerlerine oranlanarak hesaplanmistir (Sekil 3.7). Kullanilan ROI

boyutu 10-piksel genisligindedir.

Sekil 3.5 QRM beam stop fantom

=

\

Dedektor ' PMMA  Beam stop
n bloklar fantomu

Sekil 3.6 SF 6l¢iim geometrisi

Sekil 3.7 QRM beam stop fantomunun radyografik goriintiisii izerinden sagilim kesrinin
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Integral eDQE (IeDQE):

Farkli demet Kkaliteleri igin eDQE egrileri arasindaki kiiciik farklar kolayca
belirlenemeyeceginden ve sistemlerin eDQE’ye olan bagimlilig: integrali alinmis eDQE
(1eDQE) degerleri ile daha iyi anlasildigi igin, frekans araligi tizerindeki IeDQE,
literatiirde de Onerildigi gibi biitiin bir sistem performansini belirlemek igin sentetik
goriintii kalitesi endeksi olarak benimsenmistir (Fetterly vd 2001, Borasi vd 2003,
Bertolini vd 2012). IeDQE degerlerinin kullanimi, fiziksel degerlendirme sonuglarini
direkt fantom degerlendirmeleri ile dogrudan karsilastirma olanagi sunmustur. eDQE'nin

tiim frekans aralig1 boyunca integral degerleri su sekilde hesaplanmaistir:

frya , ,
IeDQEzf eDQE(f)df (3.2)

0

Burada f,,, Nyquist frekansidir. Hesaplamalarda tek boyutlu 1eDQE (mm™)

kullanilmastir.

3.1.3 CDRAD fantomu ile gerceklestirilen dl¢iimler

Gortintii kalitesinin fiziksel degerlendirmelerini direkt fantom degerlendirmeleri ile
karsilastirmak amaci ile CDRAD 2.0 fantomu (Artinis Medical System, The Netherlands)
kullanilmistir. Farkli PMMA kalinliklar1 ile goriintilenen CDRAD 2.0 fantomu,
goriintiileme sisteminin performansi hakkinda bilgi verir. CDRAD fantomu goriintiileri
fiziksel degerlendirme kosullarindaki 6l¢iim kosullarinda, her kalinlik i¢cin CDRAD
fantomu PMMA plakalarinin ortasina yerlestirilerek elde edilmistir (Sekil 3.8).
Goriintiiler her PMMA  kalinlig1 i¢in fiziksel degerlendirmeler sirasinda otomatik
1sinlama kontrolii tarafindan belirlenen 1sinlama kosullart manuel olarak ayarlanarak
alimmistir. Gortintiilerin degerlendirmesi Contrast-Detail Analyser yazilimi (Pascoal vd
2005) kullanilarak otomatik olarak gerceklestirilmistir. Degerlendirme sonucu elde edilen

kontrast-detay egrilerinden IQFiny degerleri esitlik 2.12 kullanilarak hesaplanmuistir.
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FID: 100 cm

d — PMMA

E—————e=— CDRAD Fantomu

d — PMMA

Sekil 3.8 CDRAD goriintiilemesi i¢in kullanilan 6l¢iim geometrisi

Fiziksel degerlendirme sonuglart (IeDQE) ile IQFin sonuglarinin korelasyonunu
incelemek i¢in Pearson korelasyon katsayisi kullanilmistir. Korelasyon katsayisinin

matematiksel ifadesi asagidaki esitlikte verilmistir (Higgins 2005).

Sy — BXLY
Corr = > n > (3.3)
fov &% 5,0 @,

Burada x ve y degiskenler, n ise degisken sayisidir.

3.1.4 Dedektoriin fiziksel karakterizasyonu

Tiim sistem performans: degerlendirilmenin yani sira detektér performansinin fiziksel
karakterizasyonu, IEC 62220-1-1 standardina uygun olarak sagicisiz ortamda ve grid
kullanilmadan gerceklestirilmistir (Anonymous 2005). Ol¢iimlerde IEC 61267
standardinda tanimlanmis olan ve hastadan ¢ikan demeti simiile etmek i¢in tanimlanan
farkli RQA standart demet kaliteleri kullanilmistir (Anonymous 1994). Calismada
kullanilan RQA demet kaliteleri ve filtre ozellikleri Cizelge 3.3’te verilmistir. Tim
Olgtimler {i¢ farkli doz degerinde gergeklestirilmistir. Bu dozlar belirlenirken sistemin

otomatik 1ginlama kontroliinde verdigi doz degeri Eo olarak kabul edilmis ve bu doz
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degerinin ii¢ kat altinda (Eo/3) ve ii¢ kat {istiinde (3Eo) dl¢iimler alinmistir. Burada amag,
dedektor performansinin doza bagli degisiminin belirlenmesidir. MTF ve NNPS

Ol¢timlerinde kullanilan geometriler Sekil 3.9a ve b’de verilmistir.

Cizelge 3.3 RQA demet kalitelerinin dzellikleri (Anonymous 1994)

pemet kVp HVL ilave filtre kalinhg Q-degeri
kalitesi (mm-Al) (mm-Al) (Gymm?)
RQAS5 70 6.8 21 30174
RQA7 90 9.2 30 22362
RQA9 120 11.6 40 31077

Al filtreler Al filtreler

|

Dedektér ~ Kenar objesi Dedektér
(tungsten)

(@) (b)
Sekil 3.9 DQE degerlendirmelerinde kullanilacak MTF (a) ve NNPS (b) 6l¢ctim
Dedektor performansiin belirlenmesi i¢in kullanilan bu metodoloji MTF, NNPS

Olctimleri ve DQE hesaplamalarina dayanmaktadir. Sagicisiz olarak olclilen MTF ve

NNPS verileri kullanilarak DQE asagidaki esitlikle hesaplanmistir (Anonymous 2005):

MTF2(f)
-NNPS(f)-K

DQE(f) = p (3.4)

Burada f uzaysal frekans, K dedektor yiizeyindeki hava kerma, q birim doz basina birim

yiizeye gelen foton sayisidir.

57



3.1.5 Monte Carlo (MC) simiilasyonlar:

Simiilasyon ¢aligmalari igcin MCNP4C Monte Carlo kodu (Briesmeister 2000)
kullanilmistir. Genel amagli bir Monte Carlo kodu olan MCNP, 3-boyutlu geometriler
i¢in foton, elektron ve nétronlarin taginmasi ve etkilesimlerini simiile etmede oldukca
etkin ve koklii bir yazilimdir. Simiilasyonda foton taginmasi x-1s1n1 kaynagindan fantom
ve gridlere kadar simiile edilerek deneysel 6l¢iim geometrileri modellenmistir. Noktasal
bir x-151n1 kaynag1 dedektor diizleminden 100 cm uzakta simiile edilmis ve x-151n demeti
konik bir dagilimla yonlendirilmistir. Anot materyali, anot acisi, tiip voltaji ve toplam
filtrasyonu tanitilarak X-1gin spektrumu tiim tiip voltajlar1 ve fantom kalinlig1 kosullari
i¢in SpekCalc yazilimindan elde edilmistir (Poludniowski vd 2009). Bu x-1s1n1 spektrumu
MC kodunda girdi olarak kullanilmistir. X-151n demeti SF simiilasyonu igin 20x20 cm?’lik
kare bir alana kolime edilitrken TF simiilasyonlar1 i¢in dar demet simiilasyonu
kullanilmistir. PMMA fantomlar1 25x25 cm? boyutunda degisen kalinliklarda (10, 15, 20
ve 25 cm) modellenmistir. Fantomun MC koduna tanitilmasi i¢in, fantom malzemesine
ait yogunluk ve element bilesenleri National Institute of Standards and Technology, NIST
veri tabanindan temin edilerek MC koduna girdi olarak kullanilmigtir

(https://www.nist.gov, 2019). Dedektor, 2 x 2 x 2 cm®’liikk hava dolu bir hiicre olarak

modellenmistir. Simiilasyonlar fantomlu ve fantomsuz olarak gerceklestirilmistir. SF
simiilasyonlar1 i¢in, 3 mm ¢apinda, 6 mm uzunlugunda kursun silindirler 14 x 14 cm?
boyutunda 6 mm kalinliginda PMMA blogu i¢inde tanitilmistir. Sogrulan dozu elde
etmek i¢in F6 enerji depolama tally’si (MeV/g/kaynak/pargacik) kullanilmistir. Gerek SF
gerekse TF i¢in oransal hesaplar kullanildigi i¢in doz birimi doniisiimiine ihtiyag
duyulmamuistir. Her simiilasyon hikayesi igin belirsizligin %5’in altinda tutulmasi amact
ile baslangi¢ foton sayis1 107 olarak segilmistir. MC ile teorik olarak hesaplanan SF ve

TF degerleri deneysel dl¢iimlerle elde edilen sonuglarla kiyaslanmistir.

3.2 Goriintii Kalitesinin Fiziksel Olciimleri ve Gézlemci Degerlendirmeleri

Arasindaki Korelasyonunun Arastirilmasi

Bu ¢aligmanin amaci, dijital akciger radyografisinde fiziksel goriintii kalitesi ile gbzlemci

degerlendirme yontemleri arasindaki iliskiyi incelemek ve yontemler arasi korelasyonu
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aragtirarak yapilan degerlendirmelerin klinik a¢idan anlamli hale getirilmesine yardimci
olmaktir. Fiziksel goriintii kalitesi degerlendirmeleri, eDQE metrigi kullanilarak yapilmis
ve dijital radyografi sistemlerinin 6znel performansi, CDRAD 2.0 fantomu kullanilarak
kontrast-detay diyagramlarindan elde edilen inverse image quality figure (IQFiny) ile
degerlendirilmistir. Hem fiziksel hem de 6znel 6l¢iimler farkli PMMA fantom kalinliklari
ve tiip voltajlart kullanilarak yapilmistir. Klinik goriintii kalitesi degerlendirmeleri igin
ise anatomik bir gégiis fantomu goriintiileri ve akciger radyografisi i¢cin Avrupa Goriintii
Kalitesi Kriterlerine dayanan VGA teknigi kullanilmistir. Yontemler arasi korelasyon

hesab1 Spearman korelasyon katsayisi kullanilarak yapilmistir.

Goriintiileme Sistemleri:

Calismada, farkli tireticilere ait, dordii indirekt flat panel dedektorii, digeri depolama
fosforlu bilgisayarli radyografi sistemi olan bes dijital radyografi sistemi kullanilmistir.
Kullanilan sistemlerin 6zellikleri Cizelge 3.4’te verilmistir. Goriintiiler bir dizi tiip voltaji
ile (70, 81, 90, 102, 110 ve 125 kVp) ve tiim sistemler i¢in bilyiik odak nokta boyutu (1.2
mm) kullanilarak elde edilmistir. Dedektor-odak mesafesi 180 cm’e ayarlanmis ve ilave

filtre kullanilmamustir.
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Cizelge 3.4 Calismada kullanilan dijital radyografi sistemlerinin teknik 6zellikleri

CARESTREAM
DRX-1C

PHILIPS

TRIXELL PIXIUM 4600

KONICA MINOLTA
AERO DR

TOSHIBA
FDX4343R

FUJI FCR PROFECT CS
(IP CASSETTE TYPE CC)

Sistemin
bulundugu merkez

X-151n cihazi

Dedektor Tipi

Dedektor
Malzemesi

Piksel alam

Piksel boyutu
(mm)

Grid Tipi
Grid Oram
Grid Frekansi

Grid odak
mesafesi (cm)

X-151n tiipii odak
nokta boyutu
(mm)

A.U. Niikleer
Bilimler Enstitiisii

GE Silhouette VR

Flat panel

Csl (pikselli yapr)

3072x2560

0.139

Sabit

10:1

60 ¢¢/cm

180

1.2

TOBB Hastanesi

Philips Digital Diagnost
VM

Flat panel
CslI (igne yapili)
3001x3001
0.148
Hareketli
8:1
40 ¢g/cm

140

1.2

Ufuk U. Dr. Ridvan
Ege Hastanesi

GE Silhouette VR

Flat panel

CslI (pikselli yapr)

1994x2340

0.175

Sabit

10:1

60 ¢¢/cm

180

1.2

60

A.U. Tip Fakiiltesi
Ibn-i Sina Hastanesi

USX-RAY X3C

Flat panel
CslI (pikselli yapr)
3008x3072
0.143
Sabit
12:1

40 ¢¢/cm

140

1.2

Ufuk U. Dr. Ridvan Ege

Hastanesi

GE Silhouette VR

Depolama fosforu

Toz BaFBr: Eu?*

1750x2150

0.200

Sabit

10:1

60 ¢¢/cm

180

1.2



Fantomlar:

Calismada ii¢ farkli tipte fantom kullanilmistir. Fiziksel Olgiimler i¢in farkli hasta
kalinliklarini simiile etmek amaci ile 25 x 25 cm? boyutunda farkli kalinliklarda PMMA

plakalar1 kullanilmstir.

Kontrast-detay dedekte edilebilirligini degerlendirmek igin CDRAD 2.0 fantomu (Artinis
Medical System, the Netherlands) kullanilmistir.

Klinik goriintii kalitesi degerlendirmeleri igin ise anatomik bir fantom (Alderson RS-330

akciger/gogiis fantomu, Radiology Support Devices, Canada) kullanilmistir.

3.2.1 Fiziksel goriintii kalitesi degerlendirmeleri

Farkli yontemlerle elde edilen 6l¢iim sonuglarinin frekans bazinda karsilastiriimasi
mimkiin olmadigindan, bu c¢alismada eDQE degerlerinin tim frekanslar boyunca
integrali alinmig, her PMMA kalinlig1 ve tiip voltaji i¢in esitlik 3.2 kullanilarak IeDQE
degerleri hesaplanmistir. Bu sayede yontemler arast dogrudan karsilagtirma

yapilabilmistir.

Odak-dedektor mesafesi 180 cm’ye (rutin akciger incelemelerine uygun olarak)
ayarlanmistir. eDQE uzaysal ayirma giicii ve kontrast kavramlarini birlestiren nicel bir
parametredir. Kontrast-detay diyagramlari da benzer bir bigimde kontrast ve uzaysal
ayirma giicli kavramlarin1 birlestirmektedir. Bu nedenle fiziksel 6l¢iim parametresi
1eDQE ile 6znel degerlendirmelerin kiyaslanmasi amaci ile fizikofiziksel dl¢iimlerde

CDRAD 2.0 fantomu kullanilarak kontrast-detay egrileri elde edilmistir.

3.2.2 Kontrast-detay ol¢iimleri

Kontrast-detay oOl¢timleri CDRAD 2.0 fantomu kullanilarak kisim 3.1 deki sekilde
yapilmistir. Fantom goriintiilerinden elde edilen kontrast-detay diyagramlari hem {i¢

farkli gozlemci tarafindan manuel olarak hem de Contrast Detail Analyser yazilimi
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kullanilarak otomatik olarak elde edilmistir. Kontrast-detay diyagramlar1 kullanilarak
IQFiny degerleri hesaplanmistir. Manuel ve otomatik olarak elde edilen sonuglar arasinda
iyi bir korelasyon elde edildiginden sonucglarda otomatik olarak elde edilen veriler

kullanilmustir.

3.2.3 Klinik performans degerlendirmeleri (VGA puanlamasi)

Klinik degerlendirmeler i¢in tiim goriintiileme sistemlerinde Alderson RS-330 akciger /
gbgiis fantomunun bir dizi posteroanterior (PA) goriintiisii alinmistir. Odak-dedektor
mesafesi klinik akciger incelemelerinde oldugu gibi 180 cm’e ayarlanmistir. Fantom
goriintiileri otomatik 1sinlama kontrolii kullanilarak alti1 farkl: tiip voltajinda (70, 81, 90,
102, 110 ve 125 kVp) higbir ilave filtre kullanilmadan alinmistir. Tiim fantom goriintiileri
her sistemin akciger incelemeleri i¢in belirlenmis kendi goriintii isleme algoritmasi
kullanilarak islenmistir. Goriintiiler elde edildikten sonra tiim gdriintiiler dijital olarak
depolanmis ve degerlendirme icin bu elektronik goriintiler kullanilmistir.
Degerlendirmenin yapildigit medikal monitorler DICOM (Dijital Imaging and
Communication in Medicine) Gri-Skala Ekran Fonksiyonu standardina uygun olarak
kalibre edilmistir (Anonymous 1993, Olgar ve Kamberli 2013). G6zlemcilerin goriintiide
kontrast ve parlaklik ayar1 yapmasina izin verilmis ve goriintiiler gézlemcilere rastgele
sirada gosterilmistir. Calismada kullanilan akciger/gégiis fantomuna ait ornek bir

radyografi goriintiisii Sekil 3.10°da verilmistir.

Sekil 3.10 DQE degerlendirmelerinde kullanilacak MTF (a) ve NNPS (b) 6l¢iim
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Gorlntiiler, alanlarinda uzman alti radyolog tarafindan degerlendirilmis ve Avrupa

goriintii kalitesi kriterlerine gore puanlanmistir (Anonymous 1996a).

Calismada mutlak VGA puanlama yontemi kullanilmistir. Calismada kullanilan goriintii

kalitesi kriterleri ve puanlama kriterleri sirasi ile Cizelge 3.5 ve Cizelge 3.6’da verilmistir.

Cizelge 3.5 Akciger radyografisi i¢in kullanilan goriintii kalitesi kriterleri

Kriter
Tanim
numarasi

1 Toraksin simetrik durusu klavikulalarin medial uglarinin spindz
cikintilara esit mesafede oldugu izlenebiliyor mu?

5 Tiim akciger alanlarinda vaskiiler paternin keskin goriiniimii
ozellikle periferik damarlar izlenebiliyor mu?

3 Aorta ve kalp kenarlar1 keskin net olarak izlenebiliyor mu?

4 Kalp golgesi i¢inde intervertebral disk mesafeleri segilebiliyor mu?
Ufak nodiiler yap1 detaylar retrokardiyak alanlar da dahil biitiin
akciger alanlarinda goriintiilenebilmis mi?

5
Yiiksek kontrast; 0.7mm ¢apli
Diigiik kontrast; 2 mm ¢apli
Periferik akciger alanlarinda lineer ve retikiiler detaylar
goriintlilenebilmis mi?

6
Yiiksek kontrast; 0,3mm genislikte
Diuistik kontrast;, 2mm genislikte

Cizelge 3.6 Klinik goriintiilerin degerlendirilmesinde kullanilan mutlak puanlama

Kriterleri
pllj/{:ll;tll’:liria Anatomik yapinin goriiniirligii
1 Gortiniir degil (kotii goriintii kalitesi)
2 Yetersiz bi¢imde goriiniiyor (yetersiz goriintii kalitesi)
3 Yeterince goriiniiyor (yeterli goriintii kalitesi)
4 Cok 1yi goriintiyor (iy1 goriintii kalitesi)
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Istatistiksel Analiz:

VGA puanlari, IQFin ve 1eDQE sonuglari arasindaki korelasyonlar Spearman korelasyon
katsayis1 kullanarak elde edilmistir (Weaver vd 2017). 0.8’den kiigiik olan siniflar arasi
(interclass) korelasyon katsayilari zayif giivenilirlik seviyesi olarak degerlendirilmistir ve

hesaba katilmamuistir.

Istatistiksel anlamlilik, varyans analizi (ANOVA) araciligi ile hesaplanmistir. Tiim

istatistiksel hesaplamalar igin giiven araligi (p) %95 olarak se¢ilmistir.

3.3 Cok Amach Goriintii Kalitesi Fantomu Gelistirilmesi

Goriintii kalitesi ve goriintiileme sisteminin performansinin degerlendirilmesi, fantom
calismalarina dayanan gorsel ve kantitatif degerlendirmeleri biitiiniiyle igermelidir.
Ancak sistemler arasi farkli goriintiileme algoritmalarinin kullanilmasi ve goriintii kalitesi
degerlendirmelerinde ¢ok sayida materyal, yontem ve goriintii kalitesi fantomuna ihtiyag
duyulmas:  kalite kontrol ve performans Olclimlerinin  gergeklestirilmesini
zorlagtirmaktadir. Burada en biiylik problem maliyettir. Testlerde kullanilan standart
fantomlarin yurtdigindan temin edilmesi sebebiyle bu testlerin maliyeti oldukga fazladir.
Tiim bunlarin sonucunda iilkemizde bu tarz goriintii kalitesi testleri neredeyse hig
uygulanamamakta; dolayisiyla kliniklerde goriintii  kalitesi-doz — optimizasyonu
yapilamadigindan hastalar yiiksek radyasyon dozlarina maruz kalabilmekte veya tani i¢in

yeterli kalitede goriintiilerin elde edilmesi zorlagsmaktadir.

Tez calismasinin bu asamasinda, tanisal radyolojide kullanilan sayisal radyografi

sistemlerinin kalite kontroliinde kullanilmak tizere ¢ok amacli fantom hazirlanmustir.

Calismanin ilk asamasinda Monte Carlo simiilasyonlar: ile fantom ana malzemesinin
lineer azalim Kkatsayisi, gegirim faktorii gibi nicelikleri hesaplanarak fantom
malzemesinin uygunlugu teyit edilmistir. Ayrica farkli gorlintii kalitesi niceliklerinin
hesaplanabilmesi i¢in hazirlanacak olan fantomda kullanilacak sogurucu malzemelerin

ozellikleri de yine Monte Carlo simiilasyon yontemi ile hesaplanmis ve kalinliklart
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belirlenen sogurucular kullanilarak fantom hazirlanmistir. Hazirlanan fantomla
gerceklestirilen performans dlglimleri asagida siralanmistir:
1. Sinyal Transfer Fonksiyonu (Signal Transfer Property, STP) dl¢iimii
2. etkin Modiilasyon transfer fonksiyonu (eMTF) dl¢iimii
3. etkin Normalize giiriiltii gli¢ spektrumu (eNNPS) 6l¢timii
4. etkin Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (¢éDQE) hesab1
5. Goriintii kalitesi metriklerinin 6l¢timii
a. Sinyal giirtiltii oran1 (SNR)
b. Kontrast (C)
c. Yiksek kontrast ayirma giicii (high Contrast Spatial Resolution,
HCSR) 6l¢giimii

d. Gorsel ayirma giicii sinirt

Bu ol¢iimler hem mevcut standart fantomlarla hem de ¢alismada hazirlanan fantomlarla

gerceklestirilmis ve sonuglar kiyaslanmustir.

Calismada yapilan Olc¢limler, farkli merkezde bulunan iki farkli sayisal radyografi
sisteminde gerceklestirilmistir. Bunlardan bir tanesi Ankara Universitesi Niikleer
Bilimler Enstitiisii Diagnostik Radyoloji laboratuvari blinyesinde bulunan Kodak marka
Carestream DRX-1C indirekt sayisal dedektoriiniin kullanildigi General Electric
Silhouette VR konvansiyonel X-isin sistemi, bir digeri ise saha g¢alismasi amaci ile
kullanilan TOBB Hastanesi Radyoloji béliimiinde bulunan Philips Trixell Pixium
Indirekt sayisal detektoriniin kullanildig: Philips DigitalDiagnost sistemidir (Cizelge
3.4).

3.3.1 Standart fantomlarla gerceklestirilen dl¢iimler
3.3.1.1 STP, eMTF, eNNPS, eDQE degerlendirmeleri

Calismanin ilk asamasinda standart fantomlar kullanilarak yukarida liste halinde verilen

(Bolim 3.3) ilk dort maddeye ait degerlendirmeler igin, kullanilan iki goriintiileme
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sisteminde farkli PMMA kalinliklart ile 70, 90 ve 120 kVp’de bolim 3.2°de belirtilen

yontem kullanilmistir.

3.3.1.2 Diger goriintii kalitesi metriklerinin 6l¢iimii

MTF, NNPS gibi nicel performans gostergeleriyle degerlendirilmesinin yani sira goriintii
kalitesi gorsel olarak ve SNR, C ve HCSR gibi parametreler kullanilarak ¢ok yonlii

bicimde ele alinmistir.

Yiiksek kontrast ayirma giicliniin gorsel degerlendirmesi i¢in Hiittner Type 18 fantomu
kullanilmistir. Hiittner fantomu, iizerinde artan frekans gruplarindan olusan farkli ¢izgi

ciftleri bulunan ¢ubuk desenidir (Sekil 3.11).

Sekil 3.11 Hiittner Type 18 yiiksek ayirma giicii fantomu

Bu sayede sistemin ayirma giicii sinir1 gorsel bir bigimde degerlendirilir. Bunun i¢in
Hiittner fantomu dogrudan dedektor ilizerine yerlestirilerek diisiik enerjide (50 kVp)
otomatik 1simlama kontroliinde goriintiisii alinmistir. Elde edilen goriintiilerden ayirma

giicii sinir1 gorsel olarak belirlenmistir.

Ancak bu 6l¢iim dogrudan dedektér performansini yansitmakta ve herhangi bir sagici
etkisini yansitmamaktadir. Ayrica tamamen gozlemciye dayali 6znel sonuglar
vermektedir. Gergek hasta caligmalarini simiile edebilmek igin literatiirde bu Ol¢lim
yontemi farkli fantomlarla gerceklestirilmistir (Vano vd 2008, 2010). Bu ¢alismalardan
yola c¢ikilarak sacici ortam varliginda ve grid kullanilarak farkli goriintii kalitesi

metriklerinin es zamanli degerlendirilebilmesi amaci ile algak kontrast fantomu (LCD 4,
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TestObjects, United Kingdom) (Sekil 12a) ve Hiittner fantomu 10 cm kalinligindaki
PMMA plakalar arasina yerlestirilerek li¢ farkli demet kalitesinde otomatik 1sinlama
kontrolii ile goriintiileri alinmistir (Sekil 12b). LCD 4 fantomu iginde her biri 11.1 mm
capinda degisen kontrastlara sahip diskler bulunmaktadir. Bu disklerden kontrast
degerleri hesaplanmakta ve ayirt edilebilen en son disk minimum dedekte edilebilen

kontrast (MDC) degerini vermektedir (Bor vd 2016).

(@) (b)

Sekil 3.12 LCD 4 fantomu (a), PMMA+LCD4 fantomlarinin kullanimi (b)

Elde edilen goriintiillerde HCSR degeri 3.5 esitligi kullanilarak hesaplanmistir:

HCSR = SD;1-SD> (3.5)

Burada SD; Sekil 13’te gosterilen yedinci grup iginde segilen ilgi alanindaki ortalama
piksel sayim degerinden hesaplanan standart sapma, SD2 benzer sekilde arka plandan
secilen ilgi alanindaki ortalama piksel sayimindan elde edilen standart sapma degeridir

(Vano vd 2010).

Kontrast degeri LCD4 fantomundaki disklerden esitlik 3.6’daki sekilde hesaplanmistir:

_ (ND - NBg)
C = N (3.6)
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Burada N, fantomda segilen diske gizilen ilgi alanindaki ortalama piksel sayimi, Ng, arka

plana cizilen ilgi alanindaki ortalama piksel sayimidir.

Sekil 3.13 Hiittner fantomunun radyografik goriintiisii ve HCSR hesabinda kullanilan ilgi
alanlar1

Benzer sekilde sinyal giiriiltii oran1 kontrast hesabinda kullanilan ilgi alanlar1 kullanilarak

(Vano vd 2008) esitlik 3.7°de verildigi sekilde hesaplanmistir.

(ND - NBg)
[(Np + NBg)]O.S

3.3.2 Fantom malzemesi

SNR = (3.7)

Doz 6l¢iimii, sagilma etkisi, performans 6lgiimleri gibi testlerde kullanilan fantomlarinin
en Onemli Ozelligi hastayr simiile etmeleri amaci ile doku esdegeri malzemelerden
{iretilmis olmalaridir. Yumusak doku yogunlugu 1 g/cm?® kabul edilir ve malzeme
se¢ciminde bu yogunluga esdeger malzemeler tercih edilir. Bu anlamda PMMA (p=1.19
g/cm®) ¢ok yaygin olarak kullanilmaktadir. Bu calismada PMMAya alternatif olarak
yiiksek yogunluklu polietilen (YYPE) kullamlmistir. Yogunlugu p=0.95-0.97 g/cm?®
arasinda degigmektedir ve yumusak doku yogunluguna olduk¢a yakindir. Bunun yani sira

YYPE temini kolay, maliyeti diisiik ve kolay islenebilir bir malzemedir.
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Calismada kullanilan YYPE PETKIM PETROKIMYA HOLDING A.S. tarafindan

projeye destek amaci ile hibe olarak verilmistir (50 kg). Temin edilen malzeme kiiciik

graniil formdadir (Sekil 3.14) ve teknik 6zellikleri Cizelge 3.7°de verilmistir.

Sekil 3.14 Petkim Petrokimya Holding A.S’den temin edilen YYPE graniil malzeme

Cizelge 3.7 YYPE teknik 6zellikler

Ozellikler Tipik deger Birim Test metodu
RECINE OZELLIKLERi

Erime akis hiz1 (190°C/2.16kg) 55 g/10 dk ASTM D1238
Yogunluk, 23°C 0.965 g/lcm?® ASTM D1505
Erime noktas1 (DSC) 134 °C ASTM D3418
MEKANIK OZELLIKLER

Akmada gerilme dayanimi 30 MPa ASTM D638
Kopmada gerilme dayanimi 17 MPa ASTM D638
Kopmada uzama 1250 % ASTM D638
Biikiilme modiiliisii, 23 °C 1200 MPa TSEN ISO 178
[zod darbe dayanimi, 23 °C 50 J/m ASTM D256
Sertlik (Shore D) 66 - ASTM D2240
Cevresel baskiyla kirilma dayanimi 4 Saat ASTN D1693
(%10 Igepal, F50)

TERMAL OZELLIKLER

Vicat Yumugsama noktasi, 10 N 124 °C ASTM D1525
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3.3.3 Monte Carlo simiilasyonlar:

Programlama dili olarak C# programlama dili secilmistir. Bunun i¢in daha 6nce sagilim
kesri hesab1 i¢in yazilan kod (Meri¢ vd 1998) gelistirilerek kodun i¢ine bu caligmada
kullanilan fantom ve sogurucu materyal Ozellikleri ve geometrileri tanimlanmistir.

Hazirlanan kodun algoritmasi Sekil 3.15°teki gibidir.

4{ Foton parametrelerini hafizaya gir ]4
evet
Fotonun <=_tne.-rj.i,.y6n ve pozisyon \4 hayir [ Hafiza bos mu ?
L bilgisini elde et ) L
(" 1 evet [
Foton enerjisi < esik enerji (5 keV) Takibi birak
l hayir 1
( Yeni etkilesim icin mesafeyi
ornekle, fotonu takibi srdur
( evet

Foton ilgialaninin disinda mi ?

hayir

Etkilesim tipini belirle

v
(" Foton parametrelerini kaydet, yeni )

fotonu takibi baslat

Sekil 3.15 Monte Carlo algoritmasi

Modellemede tanisal radyoloji enerji araliginda fotonun madde ile yapacag ii¢ etkilesim
tipi dikkate almmustir: fotoelektrik sogrulma, compton ve rayleigh sagilmalari. ilk
asamada kullanilacak her malzeme i¢in lineer sogurma katsayilar ii¢ etkilesim tipi igin
ti¢ farkli demet kalitesinde ayr1 ayr1 hesaplatilmistir. Bu sogurma katsayilar1 daha sonra
modellemede ortalama serbest yol ve fotonun madde i¢inde yapacagi etkilesim
olasiliklarinin hesaplanmasinda kullanilmak {izere bir alt dosya halinde programa

kaydedilmistir.

Asagida ornek olarak YYPE’ye ait lineer sogurma katsay1 hesaplamasi gosterilmektedir:
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YYPE malzemesi C ve H atomlarindan meydana gelmektedir.

katallzﬁr Hz Hz
n H,C=CH.

etilen pﬂ-hElIlEﬂ

Polietilen formiilii: (C2H)n
ZH :1:Nn:5.97410%
ZC:6:Nc:5.01410%

Lineer sogurma katsayilari her bir etkilesim tipi i¢in asagidaki esitliklerle hesaplanmistir
(Macovski 1983):

MuComp =p=* (1E—24) = (W1=N1= XComp + W2 = N2 = YComp + -*-)
MuPh = p * (1E — 24) * (W1 * N1+ XPh + W2 = N2 YPh + ---)
MulnCoh= p = (1E— 24) * (W1 = N1 = XInCoh + W2 = N2 = YInCoh + -

Burada;

p : bilesik yogunlugu

Wy : maddedeki X. elementin kesri
N: : X. elementin atom sayisi

W> : maddedeki Y. elementin kesri

N2 :Y.elementin atom sayisini ifade etmektedir

Ortalama serbest yol bir fotonun madde i¢inde etkilesmeden ilerleyebilecegi ortalama
uzakliktir. Homojen bir ortamda ilerleyen fotonun x kadar mesafe kat ettikten sonra

herhangi bir etkilesim yapma olasiligi (Hammersley ve Handscomb 1964);

f(f, Idx f(jc, Ipe ™" dx

=0 =0 (3.8)
0 —ux
J, Idx [ l,e #*dx
Bu esitlikten;
gq=1—eH (3.9)
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olarak elde edilir. Ortalama serbest yol ise etkilesim olasiliginin bir fonksiyonu olarak

ters dontigiim ilkesi ile;

_ _In(9)
X= -0 (3.10)

seklinde elde edilmistir. Burada q, 0-1 arasinda degisen rastgele bir sayiyi ifade
etmektedir ve kod igerisinde alt program olarak yazilan rastgele sayim tireteci (random

number generator) tarafindan olusturulmaktadir.

Esitlik 3.8, 3.9 ve 3.10’dan yola ¢ikilarak her bir etkilesim tipi igin (fotoelektrik sogrulma,
compton sa¢ilmasi, rayleigh sacilmasi) fotonun madde i¢indeki ortalama serbest yolu
programda asagidaki esitliklerle hesaplanmaktadir:

Fotoelektrik olay i¢in;

In(q)
Xp=— 3.11
0 (3.11)
Compton sagilmasi i¢in;
In(q)
X, = — 3.12
T (B (3.12)
Rayleigh sag¢ilmasi i¢in;
In(q)
Xp = — 3.13
T w(E) (3.13)

Kod icinde her bir foton i¢in ortalama serbest yol bu esitliklerle hesaplanmakta ve en
kiictik serbest yolu veren sonuca bagli olarak fotonun madde iginde yaptig1 etkilesim tipi
secilerek dongiiye dahil edilmektedir. Simiilasyonda her 6l¢iim i¢in 10 iterasyon yapilmis

ve her iterasyonda 10° foton kullanilmustir.
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TF Simiilasyonlart

On caliyma olarak PMMA’nin lineer sogurma katsayilar1 hesaplandiktan sonra
modellemede PMMA 'nin gegirgenlik faktorleri (TF) farkli kalinliklar (10, 15, 20 ve 25
cm) i¢in ti¢ farkli demet kalitesinde (70, 90 ve 120 kVp) hesaplanmistir. Bunun igin x-
1511 kaynagi olarak XCompS5r yazilimindan iic demet kalitesine ait elde edilen
spektrumlar kod igerisinde alt dosya olarak olusturulmustur. X-1s1n kaynagi kartezyen
koordinat sisteminde baslangi¢c noktasinda (x=0, y=0, z=0) tanimlanmistir. PMMA
plakalar ise (x,y) yoniinde 25x25 cm boyutunda z-ekseninde merkezlenerek x-igini
kaynagindan 60 cm uzaklikta (deneysel Ol¢iim geometrisine uygun bigimde)
tanimlanmistir. TF hesabi i¢in degisen fantom kalinliklari i¢in fantomun ¢ikis noktasinda
yalnizca fantomdan ¢ikan fotonlar dikkate alinmistir. Daha sonra hi¢ fantom yokken ayni
noktaya diisen foton sayilar1 hesaplatilmis ve fantomdan ¢ikan foton sayisinin fantom
yokken ayni noktaya diisen foton sayisina oranindan TF hesaplanmistir. Hesaplamalarda
oranlama yapildigindan doz birimine doniisiime gerek duyulmamustir. Elde edilen
simiilasyon sonuglart caligmanin ilk asamasinda gergeklestirilen deneysel oOlgiim

sonugclari ile kiyaslanmistir.

Bu 6n calismanin amaci, modellemede olusturulan 6l¢iim geometrisinin dogrulugunu
teyit etmektir. MC sonuglar ile deneysel sonuglarin birbiri ile uyum ic¢inde oldugu
goriildiikten sonra PMMA modellemesi i¢in gergeklestirilen islemler bu defa YYPE igin
ayn1 geometriler kullanilarak tekrar edilmistir. YYPE’nin lineer sogurma katsayilar
PMMA ile ayn1 kalinliklar ve ayn1 demet enerjileri kullanilarak hesaplanmis ve YYPE’ye
ait TF degerleri Monte Carlo simiilasyonu ile hesaplanmistir. Monte Carlo ile elde edilen
TF degerleri PMMA’ya ait TF degerlerine yakin sonuglar vermis ve YYPE’nin
PMMA’ya alternatif olarak kullanilabilecegi Monte Carlo simiilasyonu ile de teyit

edilmistir.

Goriintii Kalitesi Fantomu Modellemesi

Daha 6nce de belirtildigi gibi goriintii kalitesinin gorsel degerlendirilmesinde ¢ok sayida

Olciim parametresine ve bunlarin Olgiilebilmesi i¢in birden fazla fantoma ihtiyag
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duyulmaktadir. Bunlardan yola ¢ikilarak gorsel ayirma giicii sinirt, SNR, C ve HCSR gibi
niceliklerin bir arada degerlendirilebilecegi bir fantom modeli tasarlanmistir. SNR ve C
degerlendirmeleri i¢cin LCD 4 fantomu esas alinmistir. Bu fantomda farkli kontrast
degerlerini veren sogurucu diskler mevcuttur ancak firma fantom icindeki sogurucu
malzemenin materyali ve kalinliklar1 hakkinda bilgi vermemektedir. Bu nedenle yapilan
fantomda LCD 4 fantomundaki kontrast degerlerini verecek sogurucu materyallerin tiirii

ve kalinliklarini belirlemek i¢in tek yol Monte Carlo simiilasyonudur.

Bunun i¢in ilk olarak LCD 4 fantomu direkt olarak dedektor lizerine yerlestirilmis ve 70
kVp’de otomatik 1sinlama kontroliinde fantom goriintiisii alinmig (Sekil 3.16) ve

fantomdaki her disk icin kontrast degerleri hesaplanmuistir.

Sekil 3.16 LCD 4 fantom x-1s1n1 goriintiisii

Yapilan modellemede x-15in kaynagi olarak SpekCalc (Poludniowski vd 2009)
yazilimindan elde edilen 70 kVp demet enerjisine ait spektrum kullanilmigtir. Kaynaktan
z-ekseni boyunca 100 cm mesafede 1 cm kalinliginda YYPE fantomu eksen merkezinde
tanimlanmistir. Fantomun yiizeyine 1.5x1.5 cm boyutlarinda bakir sogurucular x.,y
ekseninde demet merkezinden 5 cm uzaklikta tanimlanmistir. Bakir sogurucu kalinliklari
her defasinda LCD 4 fantomundaki disklerden elde edilen kontrast degerlerini verecek
sekilde degistirilerek simiilasyon tekrar edilmistir. Simiilasyon ile elde edilen bakir
sogurucu kalinliklarindan bazilari temin edilemediginden bunlarin yerine aynit modelleme

islemi Al i¢in tekrar edilmis ve bunlarin yerine Al sogurucular kullanilmistir. Sonug
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olarak hazirlanacak olan fantomda kullanilmak iizere on adet sogurucu kalinlig
belirlenmistir.

Modellemede olusturulan 6l¢iim geometrisi Sekil 3.17°de verilmistir.

A -

X-1s1in1 kaynagi

180 cm

Cu (veya Al)

sogurucu
v |
YYPE

Sekil 3.17 Modelleme geometrisi

3.3.4 Fantomun hazirlanmasi

Calismada hazirlanan fantom 3 modiil halinde hazirlanmistir:

1. Modiil: Sagic1 ortam (homojen plakalar)
2. Modiil: eDQE hesaplamalar1

3. Modiil: Goriintii kalitesi degerlendirmeleri

Petkim Petrokimya Holding A.S.’den temin edilen malzeme graniil formda oldugundan
etiivde eritilerek kat1 halde plaka formunda hazirlanabilmesi icin 6zel olarak 1 adet
25x25x3.5 cm boyutlarinda kare seklinde 1 adet 20 cm c¢apinda dairesel teflon kalip

hazirlatilmistir.

Numune hazirlama asamasinda ilk once belirli bir kalinlik i¢in ne kadar malzeme
kullanilmas1 gerektigini belirlemek amaci ile deneme calismalari yapilmistir. Bunun i¢in
kare teflon kaliba ince katmanlar halinde numune dokiilerek kalinlik tespiti yapilmistir.

Daha sonra homojen bir eriyik elde edilebilmesi i¢in ideal 1sitma hiz1 ve eritme sicaklig1

icin optimizasyon ¢aligmalart yapilmistir. Yapilan optimizasyon ¢aligmalar1 sonucunda
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isitma hizi 3°C/dk ve ideal eritme sicakligi 170°C olarak belirlenmistir. Ancak artan
malzeme kalinlig1 ile numunede yogun miktarda hava kabarciklari meydana geldigi
goriilmiistiir. Etiiv i¢inde erime sicakliginda kalma siiresi uzadikca hava kabarciklarinin
azaldig1 gbézlenmistir. Bu nedenle malzemenin etiiv icerisinde erime sicakliginda ideal
bekleme siiresi i¢in optimizasyon ¢aligmalari tekrar edilmistir. Ve kare kalipta hazirlanan
3 c¢m kalinh@indaki numune i¢in etiivde erime sicakliginda (170°C) bekleme siiresi
ortalama 18 saat olarak belirlenmistir. Daha sonra hizli bicimde sogutulan deneme
numunelerinde ¢ekme goézlendiginden hazirlanan plakalar kademeli olarak

sogutulmustur.

Birinci modiil i¢in hazirlanan homojen plakalar daha sonra 20x20x2.5 cm boyutunda
kestirilmistir. Bunun sebebi fantom ylizeyinin ve kenarlarinin tamamen diiz bi¢imde elde

edilmesidir. Hazirlanan fantomlarin kesimden onceki ve sonraki halleri sirasi ile Sekil

3.18 ve Sekil 3.19’da verilmistir.

- A

w“"’r» —

Sekil 3.18 Homojen plakalarin kesimden 6nceki hali
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Sekil 3.19 Homojen hazirlanan fantomlarin kesimden sonraki son hali

Ikinci modiil igin, hazirlanan homojen plakalardan bir tanesi kullanilmistir. eDQE
Olctimleri sagict ortamda (homojen fantomlarla birlikte) gerceklestirilmekte ve SF
Ol¢iimleri i¢in ek olarak maliyeti yiiksek olan Beam Stop fantoma ihtiya¢ duyulmaktadir.
Bu nedenle hazirlanan modiilde eDQE 6l¢iimiiniin dogrudan yapilabilmesi i¢in homojen
hazirlanan kaliba SF 6l¢iimii i¢in 3 mm ¢apinda ve 6 mm boyunda hazirlanan kursun

cubuklar (Sekil 3.20) gomiilmiistiir.

\ L
ée&l‘

Sekil 3.20 Fantoma monte edilmek tizere hazirlanan kursun gubuklar

Bu modiile ayn1 zamanda Enstitii biinyesinde mevcut olan tungsten kenar fantomu monte
edilmigtir. Sekil 3.21’de eDQE i¢in hazirlanan modiil gosterilmistir. Hazirlanan bu modiil
ile tek bir fantom iizerinde sa¢ilim kesri, eMTF ve eNNPS degerlendirmeleri
yapilabilmektedir. Olgiimlerde her bir parametre 6l¢iimii igin kullanilan ilgi alanlar1 Sekil

3.22’de gosterilmistir.
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Sekil 3.21 eDQE o6l¢iimleri i¢in hazirlanan modiiliin son hali

eNNPS
hesaplanmasinda eMTF
kullanilanilgi hesaplanmasinda
alani kullanilankenar

profili

Sacilimkesri igin
kullanilan alan

Sekil 3.22 eDQE hesaplanmasinda yapilacak 6l¢iimlerin tek modiilde es zamanl

Farkl1 boyutlardaki hastalar1 simiile etmek i¢inse homojen formda hazirlanan fantomlarla

beraber kullanilarak farkli kalinliklar i¢in eDQE 6l¢timii yapilabilmektedir.

Fantomun iiglincii modiilii goriintii  kalitesi metriklerinin degerlendirilmesi i¢in
hazirlanmistir. Bu modiil iginse dairesel kalip kullanilmistir. MC modellemesinde
sogurucu kalinliklar1 YYPE’nin ylizeyinde tanimlandigindan 6nce ince film halinde
homojen eriyik elde edilmistir. Daha sonra modelleme ¢alismasi sonucu belirlenen farkl
kalinliklarda 10 adet sogurucu 1.5x1.5 cm boyutlarinda hazirlanarak fantom merkezinden
5 cm cap genisliginde dairesel olarak eritilen ince numunenin {izerine dizilmistir.

Fantomdaki sogurucu dizilimleri Sekil 3.23°te sematik olarak gosterilmistir.
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Sekil 3.23 Goriintii kalitesi degerlendirmesinde kullanilacak modiilde sogurucularin

Ayrica numunenin tam merkezine Hiittner fantomu yerlestirilmistir. Bu sayede ayni
fantom Tlizerinde HCSR olglimii ve gorsel ayirma giicii degerlendirmelerinin de
yapilabilmesi hedeflenmistir. Son olarak numunenin iizerine eriyik hali 1.5 cm olacak
miktarda YYPE numunesi ilave edilerek yukarida bahsedilen firmnlama asamalari
gergeklestirilmistir. Hazirlanan numune kati forma gelene kadar kademeli olarak
sogutulduktan sonra etiivden alinmistir. Son asamada ise hazirlanan fantom toplam
kalinlig1 1 cm olacak sekilde kestirilmistir (Sekil 3.24). Sekil 3.25’te ise fantomun nihai

hali goriilmektedir.

Sekil 3.24 Dairesel fantomun kesimi
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Sekil 3.25 Goriintii kalitesi 6l¢tim modiiliiniin kesimden sonraki hali

Hazirlanan bu son modiil kullanilarak gorsel ayirma giicti, SNR, C ve HCSR 6l¢iimlerinin
tamami tek fantom iizerinde gergeklestirilebilmektedir. Kontrast hesab1 i¢in fantomda
secilen ilgi alanlar1 Sekil 3.26°da verilmistir. HCSR hesaplar1 fantom merkezine

yerlestirilen Hiittner fantom tizerinden Sekil 3.13’te gosterildigi sekilde hesaplanmugtir.

Sogurucu
plakadan
secilen ROI

Arka plandan
secilen ROI

Sekil 3.26 Hazirlanan goriintii kalitesi fantomu ve hesaplarda kullanilacak ilgi alanlar

Fantomlar hazir hale geldikten sonra boliim 3.3.1°de standart fantomlar i¢in anlatilan tim
6l¢iimler, hazirlanan YYPE fantomlarda tekrar edilmis ve fantomun dedektor performans

ve rutin kalite kontrol testlerinde kullaniminin uygunlugu test edilmistir. Bu amagla ilk
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Ol¢timler enstitlii biinyesindeki DRX-1C dedektoriintin kullanildigi GE Silhouette VR
konvansiyonel x-isin1 sisteminde ve saha g¢alismasi kapsaminda TOBB Hastanesi
Radyoloji boliimiinde bulunan Philips Trixell Pixium Indirekt sayisal detektdriiniin

kullanildig: Philips DigitalDiagnost sisteminde tekrar edilmistir.

Hazirlanan YYPE fantomu ile eDQE hesaplamalarinda kullanilacak eMTF, eNNPS ve
sacilim kesri (SF) Ol¢timlerinin eszamanli 6l¢iimii Sekil 3.27°de gosterilmistir. Benzer
sekilde diger goriintii kalitesi metriklerinin (SNR, C, HCSR ve gorsel ayirma giicii)
sacicilt ortamda Olgiimii icin, hazirlanan fantomun {iglincli modiili ile homojen

modiillerin bir arada kullanim1 Sekil 3.28de verilmistir.

Sekil 3.27 Hazirlanan YYPE fantomun ilgili modiillerinin eDQE hesaplamalarinda
kullanilacak eMTF, eNNPS ve SF 6l¢limii i¢in kullanimi1

I ———

Sekil 3.28 Diger goriintii kalitesi metriklerinin 6l¢iimii i¢in hazirlanan YYPE fantomun
tictincli modiiliiniin homojen sagici plaka modiilleri ile kullanimi
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4. BULGULAR VE TARTISMA

4.1 Carestream DRX-1C Dedektor Sisteminin Performans Degerlendirmesi

Kapsaminda Gergeklestirilen Calismalar

4.1.1 Dedektor karakterizasyonu (DQE Hesab) i¢in yapilan 6l¢iimler

4.1.1.1 Dedektor yanit1 (Signal Transfer Property, STP)

Calismada ilk olarak dedektoriin performansinin tek olarak degerlendirilebilmesi i¢in

standart demet kalitelerinde (RQAS, RQA7 ve RQA9) ii¢ farkli dozda DQE hesabi1

yapilmistir. Bu nedenle, ilk dnce RQA demet kaliteleri i¢in dedektoriin doz yanit egrileri

elde edilmistir. Burada amag, yapilan hesaplamalar lineer sistem teorisine dayandigindan,

kullanilan goriintiilerin lineerize edilmesidir. Elde edilen dedektdr yanit egrileri Sekil 4.1

a, b ve c’de verilmistir.

2000

1500

:P 1000
o

500

0

(b)

y=421.84In(x) + 1162.1
R2=0.9997

2 3 4 5 6
DAK (uGy)

2500
a
7] ( ) x> 2000 T
,///f——*““*”’—aaa’, £ 1500 -
. >O
a. 1000 -
1 y = 347.01In(x) + 888.56 i
R2 =0.9996 500
T T T T T 0 T
o 1 2 3 4 5 6 0o 1
DAK (uGy)
2500
2000 { (©
o 1500 -
>’ 1000 -
a. y = 431.35In(x) + 1582.7
500 1 R2 = 0.9998
0 1 1 1 1 1 1

0

1 2 3 4 5 6
DAK (uGy)

7

Sekil 4.1 DRX-1C dedektoriiniin RQAS (a), RQA7 (b) ve RQA9 (c) demet kalitelerinde
elde edilen yanit egrileri
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Elde edilen yanit egrileri incelendiginde, dedektdriin doza karsi yanitinin logaritmik
oldugu gériilmiistiir (R?>0.99). Bunun temel sebebi, dedektdr igerisinde logaritmik

ylukseltec¢ kullanilmig olmasidir.

4.1.1.2 MTF, NNPS ve DQE

Sekil 4.2°de farkli demet kalitelerinde elde edilen MTF egrileri gosterilmektedir. MTF

egrilerinin tiip voltajindan bagimsiz oldugu goriilmiistiir.

1.00
——RQAS5
0.75 A ——RQA7
"|—" ——RQA9
0.50 -
=
0.25 -
0.00 . . . T
0 1 2 3 4 5

Frekans (mm™)

Sekil 4.2 Standart demet kalitelerinde elde edilen MTF egrileri

Ug farkli dozda elde edilen NNPS sonuglart RQA5, RQA7 ve RQA9 demet kaliteleri i¢in
Sekil 4.3a, b ve c’de verilmistir. NNPS degerleri artan doz ile azalmaktadir.
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Sekil 4.3 Farkli dozlarda RQAS (a), RQA7 (b) ve RQA9 (c) demet kaliteleri ile elde
edilen NNPS egrileri

MTF ve NNPS sonuglar1 kullanilarak farkli dozlarda RQAS, RQA7 ve RQA9 demet

kaliteleri ile elde edilen DQE egrileri sirasi ile Sekil 4.4 a, b ve ¢’de verilmistir.
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Sekil 4.4 Eo, Eo3 Ve 3Eo dozlarinda RQAS (a), RQA7 (b) ve RQA9 (c) demet kalitelerinde
elde edilen DQE egrileri

DQE egrileri incelendiginde, artan doza karsilik diisiik frekans bolgesinde DQE

degerlerinde diisiis oldugu goriilmektedir. Bunun sebebi, dedektérde mevcut olan yapisal

giiriiltiiniin artan radyasyon dozu ile daha baskin hale gelmesidir.
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4.1.2 eDQE hesabi1 icin yapilan ol¢iimler

4.1.2.1 Dedektor yanit1 (STP)

Kullanilan flat panel dijital dedektoriin kendi performans degerlendirmeleri
tamamlandiktan sonra ikinci asamada toplam sistem performansinin degerlendirilmesi
amaci ile eDQE hesaplamalarina gegilmistir. Degerlendirmeler hem farkli gridlerle hem
de gridsiz olarak gergeklestirilmis ve grid parametrelerinin eDQE {izerine etkisi
aragtirtlmistir. Elde edilen gridsiz eDQE sonuglari ile, dedektoriin kendi performansini

veren, RQA demet kalitelerinde elde edilen DQE sonuglari ile karsilastiriimistr.

Bu amagla, ilk olarak goriintiileme sisteminin farkli sagici kalinliklarinda ii¢ farkl tiip
voltajinda elde edilen yanit fonksiyonlar1 Cizelge 4.1°de verilmistir. Ornek olarak 70 kVp

tiip voltaji ve 10 cm sagici kalinliginda elde edilen yanit egrisi Sekil 4.5’te verilmistir.

Cizelge 4.1 Dedektoriin 60 ¢¢/cm grid frekansi ve 10:1 grid oranina sahip grid ile elde
edilen yanit fonksiyonlar1

PMMA
kalinhg 70 kVp 90 kVp 120 kVp
(cm)
10 y =408.6In(x) + 862.8 y=433.2In(x) +951.4  y =438.2In(x) + 1009
15 y=413.0In(x) + 953.6  y=413.4In(x) + 1084  y=437.0In(x) + 1143
20 y =417.4In(x) + 972.2  y =412.8In(x) + 1157 y =419.8In(x) + 1223
25 y =402.5In(x) + 1087  y =423.6In(x) + 1188 vy =416.0In(x) + 1252
2500 —
2000 H
L1500 - /
E 1000 A
500 -
0 T T
0.00 2.50 5.00 7.50 10.00
DAK (uGy)

Sekil 4.5 70 kVp, 10 cm PMMA ile elde edilen dedektor yanit (STP) egrisi
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DQE analizi i¢in elde edilen STP sonuglarina benzer bi¢imde, eDQE analizi i¢in alinan

STP sonuglarinda da beklenildigi gibi dedektor yaniti logaritmik olarak elde edilmistir.

4.1.2.2 eDQE hesaplari

Sekil 4.6, gridin kullanilmadigi durumda ve 60 ¢¢/cm grid frekansli ve 10:1 grid oranli
grid igin her bir tiip potansiyeli ve deney geometrisi i¢in deneysel olarak o6lgiilen SF
degerlerini gostermektedir. Sonuglar incelendiginde, grid kullaniminin sagilim kesrini
belirgin Olgiide azalttigi goriilmektedir. Artan tiip voltaji ile sagilan radyasyonun
artmasina bagli olarak beklenildigi gibi sacilim kesri artmaktadir. Diger gridler icin elde

edilen sonuclar Cizelge 4.2°de detayl1 olarak verilmistir.

1.2
® 70 kvp gridsiz
1.0 .
; =90 kvp gridsiz
0.8 T 120 kVp gridsiz
u 5 "
0.6 Py @ 70 kvp gridli
W 90 kvp gridli
0.4 : A 120 kvp gridli
0.2 1 1 1
0 5 10 15 20 25 30

PMMA kalinhgi (cm)

Sekil 4.6 60 ¢¢/cm grid frekans: ve 10:1 grid oranina sahip grid ile gridsiz aliman SF
degerlerinin karsilastirilmasi
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Cizelge 4.2 Calismada kullanilan farkl: tipte gridlerle elde edilen SF sonuglari

Grid frekansi: Grid frekansi:
60 ¢c¢/cm 40 ¢¢/cm
PMMA 10:1 10:1 12:1 10:1
kalimhgr (Al kaplama) (C kaplama) (Al kaplama) (Al kaplama)
(cm)
70 kKVp
10 0.27 0.28 0.23 0.27
15 0.35 0.36 0.29 0.36
20 0.42 0.39 0.36 0.40
25 0.47 0.46 0.42 0.46
90 kVp
10 0.35 0.33 0.31 0.34
15 0.42 0.40 0.36 0.40
20 0.49 0.48 0.43 0.49
25 0.56 0.54 0.50 0.54
120 kVp
10 0.38 - - -
15 0.49 0.46 0.43 0.44
20 0.55 0.53 0.50 0.53
25 0.61 0.59 0.55 0.60

Sekil 4.7 farklh PMMA kalinliklarinin dar demet geometrisinde Olciilen gecirim
faktorlerini (TF) gostermektedir.

0.08
0.07 = =

-
0.06 - = = 10 cm PMMA
0.05 =

eeoe 15 PMMA
0.04 cm
0.03 e+ 20 cn PMMA
0.02 Jeaseee0®®®°®?| cmmmm?)5cmPMMA

0.01 =

0.00 _#
70 80 90 100 110 120

kVp

TF

Sekil 4.7 Farkli tiip voltajlarinda ve sagici kalinliklarinda elde edilen dar demet gecirim
faktorleri
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Artan sacict kalinligi ile gegirim faktorlerinin azaldigi, artan tiip voltaji ile ise gegirim
faktorlerinin arttig1 goriilmiistiir. Literatiirde PMMA fantomunun kullanildig1 Clavel ve
arkadaglarina ait calismada (Clavel vd 2016), EOS slot taramali goriintiileme sisteminin
eDQE degerlendirmeleri igin farkli kalinliklarda PMMA fantom kullanmistir. Bu
calismada degisen kalinliklarda PMMA fantomlarla oOl¢iilen fantom gegirim faktorleri

degerleri Clavel ve arkadaslarinin bulgulari ile uyumludur.

Ug farkli tiip voltajinda 60 ¢¢/cm frekansa ve 10:1 grid oranina sahip grid ile 20 cm
PMMA kullanilarak elde edilen ince 6rneklenmis eMTF egrileri Sekil 4.8de verilmistir.
Sonuglar eMTF’in tiip potansiyelinden bagimsiz oldugunu gostermistir. Ancak artan
sacilma nedeniyle daha yiiksek kKVp’ler i¢in, diisiik frekanslarda eMTF degerlerinde hafif

bir diisiis gozlenmistir. Diger tiim kVp ve sagict kalinliklari i¢in benzer sonuglar elde

edilmistir.
1
0s X — — =70 kVp
' A ———90kVp
\
tO.G . \\ eeee 120kVp
% 0.4 - \\
0.2 -
0 T T = — |_ = =
0 1 2 3 4

Frekans (mm™)

Sekil 4.8 Farkli tiip voltajlarinda elde edilen eMTF egrileri (60 ¢¢/cm, 10:1 grid ve 20 cm
PMMA ile)

Sekil 4.9°da degisen sacici kalinliklart ile 90 kVp’de elde edilen ince 6rneklenmis eMTF
egrileri gosterilmistir. Artan sagict kalinlhigi ile eMTF’in kesim frekansi azalmaktadir.

Diger gridler i¢in de benzer sonuglar elde edilmistir.
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0.8 - \ === 15cm PMMA
: R, = .+ <20 cm PMMA
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0.2 -
0
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Sekil 4.9 Artan sagici kalinlhigi ile eMTF’in degisimi (90 kVp, 60 ¢¢/cm 10:1 grid ile)

Farkli tiip voltajlarinda elde edilen eNNPS egrileri Sekil 4.10°da verilmistir. Artan tiip
voltaji ile demet giriciliginin artmasina bagli olarak eNNPS degerlerinde artis oldugu yani

giiriiltiintin hafif bigimde arttig1 gézlenmistir.

3.E-04
. A 70 kVp

—_ * 90 kVp
% X
g 3.E-05 - = 120 kVp
4 .
< 3606 -
(V)

3.E-07 T T T

Frekans (mm™)

Sekil 4.10 eNNPS’in tiip voltaji ile degisimi (60 ¢¢/cm 10:1 grid ve 20 cm PMMA ile)

Grid orami ve grid frekansi ile eNNPS’in degisimi ise sirasi ile Sekil 4.11 a ve b’de

verilmistir.
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Sonuglar incelendiginde artan grid orani ve grid frekansi ile eNNPS’in diisiik frekanslarda
artis gosterdigi goriilmistiir. Bu da, grid oranindaki ve grid frekansindaki artigin

goriintiiye ilave yapisal giiriiltii ekledigini ve bunun sonucu olarak eNNPS’in arttigini

gostermektedir.
5.E-05
(a) ® 60 ¢¢/cm 12:1 grid
— 4.E-05 - !
NE “ m 60 ¢¢/cm 10:1 grid
€ 3.E-05 -
4 el
Z 2E‘05 N *M.
Z %
Y 1E-05 A
0.E+00 : :
Frekans (mm?)
5.E-05
(b) ® 60 ¢¢/cm 10:1 grid
— 4.E-05 - !
~E ° ® 40 ¢g/cm 10:1 grid
€ 3605 |
N .
= 2.E-05 -
2
Y 1.E-05 A
0.E+00 : .

Frekans (mm™)

Sekil 4.11 eNNPS’in grid orani (a) ve grid frekansi (b) ile degisimi (15 cm PMMA i¢in)
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Sekil 4.12 a ve b farkli tiip voltajlar1 i¢in sirasi ile gridli ve gridsiz eDQE sonuglarini
gostermektedir. Grid kullanildigi durumda eDQE degerlerinin artan kVp ile diisiik
frekanslarda hafif bir bigimde azaldigi, grid kullanilmadiginda ise eDQE’in 6nemli bir
bicimde kVp’ye bagl oldugu goriilmiistiir.

0.25

m
*g' (a) W 70 kVp
0.2 ':’ o%m %90 kVp
°
w 0.15 A *!! ® 120 kVp
g 1
o 0.1 A .!
|
0.05 - 'l'
I"..
0 . LT T PPFFFFTT T T T T S—
0 1 2 3 4
Frekans (mm™1)
0.35
0.3 T— (b) W70 kVp
025 1, . . %90 kVp
w o) X **x;- ® 120 kVp
% 0.15 -...... X!.
0.1 A .O.f!!!
0.05 - i ]
0 , "'W
0 1 2 3 4

Frekans (mm™)

Sekil 4.12 Farkli Tiip voltajlarinda gridli (60 ¢¢/cm 10: grid) (a) ve gridsiz (b) olarak ve
15 cm PMMA kalinliginda elde edilen eDQE egrileri

Sekil 4.13, 90 kVp ve 15 cm PMMA kalinlig1 i¢in grid parametrelerinin eDQE tizerindeki
etkisini gostermektedir. Diger tiip voltajlar1 i¢in benzer sonuglar elde edilmistir. Ayni
dijital dedektor ile ayni tiip voltaji kullanilarak elde edilen sonuglar Bertolini vd.
(Bertolini vd 2012) bulgulari ile karsilastirilabilir seviyededir.
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0.25

."-. W gridsiz
0.2 - §X§-l 60 ¢¢/cm 10:1 grid
x ® ﬁx-. ® 60 ¢¢/cm 12:1 grid
J{e M) .
I§ 0.15 ﬁx- X 40 ¢¢/cm 10:1 grid
o
@ 0.1 - %ﬁ!
by
0.05 - %,
0 .“!rl-l-lll-lunr!llll—
0 1 2 3 4

Frekans (mm™)

Sekil 4.13 90 kVp, 15 cm PMMA ile gridli/gridsiz elde edilen DQE egrileri

Sekil 4.13 incelendiginde, grid kullaniminin eDQE’yi diislirdiigli goriilmektedir. Bu ise,
grid etkisi ile sagilan radyasyondaki azalimin, gridde sogurulan birincil foton kaybinm
telafi edemedigini gostermektedir. Artan grid orani ile bu etki daha belirgin hale gelmekte

ve eDQE degerleri azalmaktadir.

Diger tiim grid parametrelerinin, kullanilan tiim sagic1 kalinliklar1 igin eDQE iizerinde
etkileri icin detayli sonuglar Cizelge 4.3 te verilmistir. Elde edilen sonuglar 60 ¢¢/cm grid
frekansi i¢in artan grid orani ile eDQE’in azaldigii gostermektedir. Gerek karbon (C)

kaplama gerekse Aliiminyum kaplama i¢in benzer sonuglar elde edilmistir.

Cizelge 4.3 90 kVp i¢in 0.5 mm-1 frekansindaki eDQE degerleri

Grid 10cm 15cm PMMA  20cm PMMA  25cm PMMA
PMMA

Gridsiz - 0.21 0.16 0.13

40 ¢¢/cm; 10:1 0.19 0.17 0.13 0.11

60 ¢¢/cm; 10:1 0.23 0.19 0.15 0.12
(Al kaplama)

60 ¢¢/cm; 10:1 0.22 0.19 0.15 0.14
(C kaplama)

60 ¢¢/cm; 12:1 0.18 0.15 0.13 0.10
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Grid parametrelerinin eDQE iizerine etkisinin belirlenmesinin yani sira dedektoriin kendi
performansini belirlemek amaci ile yapilan DQE hesaplamalarindan elde edilen DQE
sonuglar1, aym1 kVp’lerde gridsiz olarak elde edilen eDQE sonuglar ile kiyaslanmistir

(Sekil 4.14 a, b ve c).

0.8 0.8
0.7 \ (a) ®RQASDQE 0.7 - (b)  ®RQA7 DQE
0.6 - X gridsiz eDQE 0.6 P X gridsiz eDQE
wos{ % & 0. ~N
a 04 (]
v 03 ::.
8 0.2 o
a 0.1 o
0 K%
0 1 2 3 4
Frekans (mm?)
0.8
0.7 - (c) @ RQA9 DQE
0.6 X gridsiz eDQE

DQE, eDQE

0 1 2 3 4
Frekans (mm-!)

Sekil 4.14 70 kVp (a), 90 kVp (b) ve 120 kVp’de (c) DQE ve gridsiz eDQE sonuglarinin
karsilastirilmasi

DQE(0) degerleri RQAS, RQA7 ve RQAY i¢in sirasiyla 0.71, 0.63 ve 0.53 olarak elde
edilmistir ve bu degerler Bertolini ve arkadaslarinin sonuclari ile biiyilk uyum

igerisindedir (Bertolini vd 2012).

4.1.3 CDRAD fantomu ile gergeklestirilen olgiimler

Fizikofiziksel degerlendirmeler kapsaminda CDRAD 2.0 fantomu ile ¢alismada
kullanilan tiim gridler i¢in elde edilen Kkontrast-detay egrileri Sekil 4.15-4.17’de

verilmistir.
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(a) —&— 10 cm PMMA
8 1 —e— 15 cm PMMA
7] —4&— 20 cm PMMA
—%— 25 cm PMMA
— 6'
£ 5
> 4
©
@ 37
Q )
1-
0_ T T T T T T T T

Kontrast (mm)

(b) —&— 10 cm PMMA
8 —e— 15 cm PMMA
7] —a&— 20 cm PMMA
—¥%— 25 cm PMMA

Detay (mm)
+

0 1 2 3 4 5 6 7 8
Kontrast (mm)

o
1

9

() —e— 15 cm PMMA
8 —a— 20 cm PMMA
7 —¥— 25 cm PMMA

Detay (mm)
+

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9
Kontrast (mm)

Sekil 4.15 40 ¢¢/cm frekansli, 10:1 grid oranli grid ile farkli sagici kalinliklarinda 70 kVp
(a), 90 kVp (b) ve 120 kVp’de (¢) elde edilen kontrast-detay egrileri
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—a— 10 cm PMMA

8 - —e— 15 cm PMMA

7] —a— 20 cm PMMA
—¥— 25 cm PMMA

6 -

5

34

2.

14

(a)
o 1 2 3 4 5 6 7 8
Kontrast (mm)

Detay (mm)
>

—e— 15 cm PMMA
—a— 20 cm PMMA
—¥%— 25 cm PMMA

Detay (mm)
>

(b) —a— 10 cm PMMA
4

o 1 2 3 5 6 7 8
Kontrast (mm)

° (c) —a— 10 cm PMMA

8 1 —e— 15 cm PMMA

7 —4&— 20 cm PMMA

—¥— 25 cm PMMA
— 6
£ 5
4
% 31
(] 2]
1-

O L] L] L] L] L] L] L]
0 1 2 3 4 5 6 7 8

Kontrast (mm)

Sekil 4.16 60 ¢¢/cm frekansli, 10:1 grid oranli grid ile farkli sagic1 kalinliklarinda 70 kVp
(a), 90 kVp (b) ve 120 kVp’de (c) elde edilen kontrast-detay egrileri



8 - —e— 15 cm PMMA
7 —a— 20 cm PMMA
—¥%— 25 cm PMMA
£
E°]
Z o
% 31
(] 2]
14
0

o 1 2 3 4 5 6 7 8
Kontrast (mm)

(b) —a— 10 cm PMMA
—e— 15 cm PMMA
—a— 20 cmm PMMA
—¥%— 25 cm PMMA

Detay (mm)
>

o 1 2 3 4 5 6 7 8
Kontrast (mm)

(c) —a— 10 cm PMMA
8 - —e— 15 cm PMMA
7] —a— 20 cm PMMA

—x%— 25 cm PMMA

Detay (mm)
>

Kontrast (mm)

Sekil 4.17 60 ¢¢/cm frekansli, 12:1 grid oranli grid ile farkli sagici kalinliklarinda 70 kVp
(a), 90 kVp (b) ve 120 kVp’de (c) elde edilen kontrast-detay egrileri
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Sekil 4.18’de farkli 6zelliklerine sahip gridlerden elde edilen kontrast-detay egrilerinin,

gridsiz olarak elde edilen kontrast-detay egrisi ile karsilastirilmasi gosterilmistir.

Detay (mm)

—=— gridsiz

—o— 40 ¢¢/cm 10:1
—4a— 60 ¢gg/cm 10:1
—%— 60 ¢¢/cm 12:1

O =~ N W & 01 O N © ©

o

Kontrast (mm)

Sekil 4.18 Farkli tip gridlerle ve gridsiz elde edilen kontrast-detay egrileri (90 kVp’de, 10
cm PMMA ile)

Kontrast-detay egrileri kullanilarak tiim gridler i¢in farkli sagic1 kalinliklarinda ve farkl

tiip voltajlarinda esitlik 2.11 ile hesaplanan 1QFiny degerleri sekil 4.19, sekil 4.20 ve sekil

4.21°de verilmistir. Artan grid orani ile IQFiny degerlerinde belirgin bir artis gézlenmistir.

Artan sagic1 kalinlig1 ve tiip voltaji ile beklenildigi gibi IQFin degerleri azalmistir.

4.5
4.0
3.5
3.0
2.5
2.0
1.5
1.0
0.5
0.0

IQI:inv

10 cm

15cm

170 kVp
=90 kVp
& 120 kVp

20cm 25cm
Sacici (PMMA) kalinhigi

Sekil 4.19 40 ¢¢/cm grid frekanst 10:1 grid oranina sahip grid ile elde edilen IQFinv
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4.5
4.0
3.5
3.0
2.5
2.0
1.5
1.0
0.5
0.0

IQFinv

10cm 15cm 20cm 25cm
Sacici (PMMA) kalinhigi

70 kVp
=90 kvp
B 120 kVp

Sekil 4.20 60 ¢¢/cm grid frekansi 10:1 grid oranina sahip grid ile elde edilen IQFinv

4.5
4.0
3.5
3.0
2.5
2.0
1.5
1.0
0.5
0.0

IQF;,,

10 cm 15cm 20cm 25¢cm
Sagici (PMMA) kalinhgi

=70 kVp
590 kVp
@120 kVp

Sekil 4.21 60 ¢¢/cm grid frekanst 12:1 grid oranina sahip grid ile elde edilen IQFinv

Calismanin bu asamasinda son olarak, goriintiileme sistemi performansinin fiziksel
(eDQE tahminleri) ve 0Oznel (kontrast-detay) goriintii kalitesi degerlendirmeleri
arasindaki iligki arastirilmistir. Bu amagla [eDQE degerleri hesaplanmis ve 1eDQE ve
IQFinv arasindaki korelasyon i¢in Pearson korelasyon katsayisi hesaplanmistir. Sonuglar
iki nicelik arasinda giiclii bir korelasyon oldugunu gostermistir. Tiim kosullar i¢in (grid
tipi, tiip voltaj1 ve sagict kalinlig1) korelasyon katsayisi r > 0.96 olarak bulunmustur.

Farkli grid oranlarinda IeDQE ve IQFiny sonuglarinin korelasyonu 70 kVp, 90 kVp ve 120

kVp i¢in sirast ile Sekil 4.22 a, b ve ¢’de gosterilmistir.
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(a) —&— |QFinv 60 ¢g/cm 12:1 grid
—eo— IQFinv 60 ¢g/cm 10:1 grid
—&— |leDQE 60 ¢¢/cm 10:1 grid
. —¥— leDQE 60 ¢¢/cm 12:1 grid
I.I.E
<}
)
(e
(]
2
0.0 T T T
10 15 20 25 30
PMMA kalinligi (cm)
4.5 (b) —A— |QFinv 60 ¢¢/cm 12:1 grid
4.0- —e— |QFinv 60 ¢¢/cm 10:1 grid
—a— |eDQE 60 ¢¢/cm 10:1 grid
—¥— leDQE 60 ¢¢/cm 12:1 grid
0 e
<}
i
e}
(m)
2
O-O L] L] L]
10 15 20 25 30
PMMA kalinligi (cm)
4.5 —A— IQFinv 60 ¢g/cm 12:1 grid
inv 60 ¢gg/cm 12:1 gri
4.0 (c) —e— IQFinv 60 gg/cm 10:1 grid
35 —a— |eDQE 60 ¢g/cm 10:1 grid
’ —¥— 1eDQE 60 ¢g/cm 12:1 grid
>
£ 3.0-
L
g 251
w 2.0
g 15l
2 1.0
0.5-
0-0 L] L] L]
10 15 20 25 30

PMMA kalinligi (cm)

Sekil 4.22 IeDQE ve IQFinv sonuglariin 70 kVp (a), 90 kVp (b) ve 120 kVp’de (c) farkli
grid oranlart i¢in korelasyonu
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Farkli grid frekansi i¢in IeDQE ve IQFin sonucglarinin korelasyonu 90 kVp i¢in Sekil

4.23’te verilmistir.

4.5 —A— |QFinv 60 ¢g/cm 10:1 grid
4.0 —e— IQFinv 40 ¢g/cm 10:1 grid
35 —— |eDQE 40 ¢¢/cm 10:1 grid
: —x%— 1eDQE 60 ¢¢/cm 10:1 grid
>
£ 3.0
L
g 25-
w 2.0
g 1.5-
2 10!
0.5
O-O L] L] L]
10 15 20 25 30

PMMA kalinligi (cm)

Sekil 4.23 [eDQE ve IQFinv sonuglarmin 90 kVp’de farkli grid frekanslari igin
korelasyonu

Elde edilen sonuclarda, integrali alinmig eDQE degerlerinin, kontrast-detay analizinden
elde edilen IQFin degerleri ile dogrudan karsilastirma yapilmasina olanak sagladig
goriilmektedir. Iki nicelik arasinda yiiksek korelasyonlar elde edilmesi ile 1eDQE
niceliginin tek basina sistem performansini belirleyici nicelik olarak kullanilabilecegi

gosterilmistir.

4.1.4 MC Simiilasyonlar:

Calismanin bu agsamasinda MCNP4C simiilasyon programi kullanilarak fantom gegirim
faktorleri (TF) ve sagilim kesirlerinin (SF) teorik hesabi yapilmigtir. Simiilasyonda
olusturulan TF 6l¢lim geometrisi ve SF 6l¢iimleri i¢in ayn1 geometriye eklenen beam stop

fantomunun modellemesi sirasi ile Sekil 4.24 ve Sekil 4.25’te verilmistir.
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Noktasal x-1sini kaynagi

Kolimatorler

» PMMA fantomu

Dedektor (iyon odasi)

Sekil 4.25 SF hesaplamalarinda kullanilan beam stop fantomunun MC simiilasyonu

MC simiilasyonlart ile teorik olarak hesaplanan TF sonuglarinin deneysel 6l¢lim sonuglart
ile kiyaslamasi Cizelge 4.4’te verilmistir. Deneysel ve teorik olarak elde edilen sonuglar

uyum icerisindedir.
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Cizelge 4.4 Deneysel olarak 6l¢iilen ve MC simiilasyonu ile hesaplana gegirim faktorii
(TF) sonuglar1

kVp PMM‘(A(‘:rl;?hnhgl TF-deneysel TF-MC
10 0.0490 0.050
. 15 0.0130 0.011
20 0.0040 0.0036
25 0.0011 0.0013
10 0.0610 0.059
%0 15 0.0180 0.020
20 0.0055 0.055
25 0.0019 0.0021
15 0.0250 0.024
120 20 0.0080 0.0083
25 0.0030 0.0033

Cizelge 4.5’te MC simiilasyonu ile teorik olarak hesaplanan ve deneysel olarak 6l¢iilen
SF sonuglar1 verilmistir. Deneysel 6l¢iim ve MC hesaplama sonuglarinin uyum igerisinde

oldugu goriilmiistiir.

Ayni cizelgede farkli gridlerle elde edilen sagilim kesirleri incelendiginde, 60 ¢¢/cm
frekansina sahip gridin farkli oranlari i¢in, artan grid orani ile sa¢ilim kesirlerinde azalma
oldugu ancak, 40 ¢¢/cm frekansa sahip 10:1 oranli grid ile aynm1 orana sahip 60 ¢¢/cm
frekansli grid sonuglarinin birbirine olduk¢a yakin oldugu goriilmektedir. Sonug olarak,
grid frekansiin sagilim kesirleri {izerinde belirgin bir etkisinin olmadig1 belirlenmistir.

Monte Carlo ile hesaplanan bulgular da deneysel sonuglar1 dogrulamaktadir.
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Cizelge 4.5 Deneysel olarak dlgiilen ve Monte Carlo simiilasyonu ile hesaplanan
sagilim kesri (SF) sonuglari

Grid frekansi: 60 ¢¢/cm; Grid orani: 10:1

PMMA
kﬁ;lml)lél 70 kKVp 90 kVp 120 kVp
cm ) By ,
Olcim MC Olgim MC Olgim MC
10 027 028 035 0.36 - -
15 035 034 042 043 049  0.53
20 042 043 049 052 055 057
25 047 050 056 057 0.61 0.62
PMMA Grid frekansi: 60 ¢¢/cm; Grid orani : 12:1
kalmhgr — 79 kyp 90 kVp 120 kVp
(cm)

Olgim MC Olgim MC Olgim MC
10 0.27 0.29 0.34 0.33 - -

15 036 035 040 042 044 045
20 040 043 049 051 053 054

25 0.46 0.45 054 057 0.60 0.60
PMMA Grid frekansi: 40 ¢¢/cm; Grid oram : 10:1
kahnhg 70 iy 90 kVp 120 kVp

(em) Olgim MC Olgim MC  Olgim MC

10 0.23 0.24 031 0.30 - -

15 0.29 031 036 0.38 0.43 0.45

20 0.36 037 043 044 0.50 0.52

25 0.42 044 050 0.52 0.56 0.55
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4.2 Goriintii Kalitesinin Fiziksel Olciimleri ve Gozlemci Degerlendirmeleri

Arasindaki Korelasyonunun Arastirilmasi

Calismanin bu asamasinda fiziksel goriintii kalitesi ve kontrast-detay degerlendirme
yontemleri ile klinik degerlendirmeler arasinda dogrudan bir iliski kurulup
kurulamayacagini arastirmak amaci ile goriintii kalitesi tiim yontemler kullanilarak

ele alinmistir.

4.2.1 Fiziksel goriintii kalitesi degerlendirmeleri
4.2.1.1 TF ve SF hesaplari

Calismanin bu agamasinda eDQE hesabinda kullanilan TF ve SF degerleri hem
deneysel olarak o6lciilmiis hem de MC simiilasyonlar1 ile teorik olarak
hesaplanmistir. Bu amagla, alt1 farkl tiip voltajinda (70, 81, 90, 102, 110 ve 125
kVp) bu nicelikler yeniden dl¢tilmiistiir. Daha 6nce 70, 90 ve 120 kVp icin MC
simiilasyonu ile hesaplanan degerlere bu yeni kVp simiilasyon sonuglari
eklenmistir. Elde edilen TF sonuglar1 Cizelge 4.6’da verilmistir. Simiilasyon
calismasinin amaci, deneysel olarak olduk¢ca zaman alict olan TF ve SF
niceliklerinin simiilasyonla hesaplanarak is yiikiiniin hafiflemesini saglamaktir.
Deneysel ve MC simiilasyonlar1 ile teorik olarak hesaplanan fantom geg¢irim
faktorleri karsilastirildiginda sonuglarin uyum igerinde oldugu goériilmektedir. Bu
ise yapilan modellemenin gecirim faktorii hesaplamalart i¢in kullanilabilecegini

gostermektedir.
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Cizelge 4.6 Deneysel olarak dlgiilen ve Monte Carlo simiilasyonu ile hesaplanan
TF sonuglari

PMMA kalinhgi

kVp (cm) TF-deneysel TE-MC
10 0.0494 0.0500
15 0.0131 0.0110
0 20 0.0042 0.0036
25 0.0012 0.0013
10 0.0573 0.0565
15 0.0163 0.0159
81 20 0.0051 0.0046
25 0.0017 0.0020
10 0.0631 0.0590
90 15 0.0187 0.0200
20 0.0057 0.0550
25 0.0020 0.0021
10 0.0703 0.0710
102 15 0.0222 0.0231
20 0.0075 0.0069
25 0.0025 0.0030
10 0.0718 0.0708
110 15 0.0229 0.0220
20 0.0078 0.0082
25 0.0028 0.0031
10 0.0816 0.0819
125 15 0.0278 0.0270
20 0.0096 0.0108
25 0.0035 0.0045
10 0.0703 0.0710

Benzer bicimde, deneysel dl¢iimlerle elde edilen ve MC simiilasyonlari ile teorik
olarak hesaplanan sagilim faktorleri Cizelge 4.7°de verilmistir. Deneysel olarak

elde edilen verilerin, simiilasyon sonuglari ile uyum i¢inde oldugu gézlenmistir.
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Cizelge 4.7 Deneysel olarak 6l¢iilen ve Monte Carlo simiilasyonu ile hesaplanan SF sonuglari (60 ¢¢/cm, 10:1 grid igin)

PMMA 70 kVp 81 kVp 90 kVp 102 kVp 110 kVp 125 kVp
kalinhgi

€M)  Gggm  MC  Olim  MC  Olgim  MC  Olgim MC  Olgim  MC  Olgim  MC

10 0.30 0.28 033 030 035 036 038 043 040 043 042 0.46

15 0.36 0.34 042 038 044 043 050 052 051 049 053 055

20 0.45 0.43 051 056 053 052 057 059 058 060 062 0.63

25 0.50 0.50 057 061 060 057 064 061 065 063 069 0.74
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4.2.1.2 eDQE hesaplari

Sekil 4.26°da, her goriintiileme sistemi i¢in, farkl tiip voltajlarinda 10 cm PMMA i¢in

elde edilen eDQE egrileri verilmistir.

¥ 70 kVp ¥ 70 kVp
0.20J*"* o 81kVp e 81kVp
4 90KVp A 90kVp
0.16 *x 102 kVp x 102 kVp
¢ 110kVp ¢ 110kVp
30.12- v 125kVp v 125kVp
=]
9 0.08
0.041
0.00 0.00
00 05 1.0 1.5 2.0 2.5 3.0 3.5 4.0 00 05 1.0 15 2.0 2.5 3.0 35 4.0
Frekans (mm”) Frekans (mm™)
0.16 0.12
x X (c) x 70 kVp (d) x 70 kVp
A% e 81kVp 0.10 e 81kVp
0.12 f**f‘x . A 90kVp o A 90kVp
Sexroe * 102kVp| 0084 "% " x 102 KVp
N *‘xi:;v ¢ 110kVp| oa, 000 ¥, * 110KVp
8{o 08 24 v 125kvp| 006 % .m(** v 125kVp
v ‘"004 'v x‘& °
0.041
0.00 0.004
00 05 1.0 15 2.0 25 3.0 35 4.0 00 05 1.0 15 2.0 25 3.0 35 4.0
Frekans (mm ) Frekans (mm )
0.07
(e) x 70 kVp
0.064 x e 81kVp
he X A 90 kVp
0051 % 102 kVp
0.04{ _ % ¢ 110kVp
ul %, v 125KkVp
003{.*
(] A X
0.02{ 4 0*
0.01 4833
f ”‘,.; i;
0.00 — |

00 05 10 15 20 25 3j0 3.5
Frekans (mm")

Sekil 4.26 10 cm PMMA kalinliginda her tiip voltaji igcin DRX-1C (a), Philips Trixell
Pixium 4600 (b), Toshiba FDX4343R (c), Konica Minolta AERO DR (d) ve
Fuji FCR (e) sistemlerinde elde edilen eDQE sonuglar1
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Her goriintiileme sistemi icin, farkl: tiip voltajlarinda 15 cm PMMA igin elde edilen

eDQE egrileri Sekil 4.27°de verilmistir
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Sekil 4.27 15 cm PMMA kalinliginda her tiip voltaji icin DRX-1C (a), Philips Trixell
Pixium 4600 (b), Toshiba FDX4343R (c), Konica Minolta AERO DR (d) ve
Fuji FCR (e) sistemlerinde elde edilen eDQE sonuglar1
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Benzer sekilde, tiim goriintiileme sistemleri i¢in, farkli tiip voltajlarinda 20 cm PMMA
icin elde edilen eDQE egrileri Sekil 4.28’de verilmistir.

0.20 0.20
(a) * 70KkVp (b) * 70KkVp
e 81kVp e 81kVp
0.16 yx A 90 KVp 0.16- . s 90KVp
o x 102 kVp ® x 102 kVp
0.121 A8, o 110kvp| 0-127 ex%xx + 110kVp
W 3"';& v 125kVp| & R !.§. v 125KVp
80.08{ "¢b, a o.osi" g
() 3 () v
Vv ik
0.04 !5(“ 0.044 ':gg
0.00 — :&&u pepagammpnns| 0,00 e
00 05 1.0 1.5 2.0 25 3.0 3.5 4.0 00 05 1.0 1.5 2.0 25 3.0 3.5 4.0
-1 -
Frekans (mm ) Frekans (mm 1)
0.16 0.12
(c) * T0kVp (d) x 70 kVp
e 81kVp 0.10 e 81kVp
0.12- A 90 kVp A 90KkVp
% 102kVp| 0.08 x 102 kVp
* 110kVp * 110kVp
v v 125KkVp

w o.osﬁ“"l 125 kVo| %0.06 aﬁ*x*ﬁ*x
c%y %xx p g o

%XQ*X ¥0.04

0.04- vwv, *33 -
*ﬁiz 0.02
0.00 s 0.00+

0.0 05 10 15 2.0 25 3.0 35 4.0 0.0 05 10 15 20 25 30 35 4.0
Frekans (mm ) Frekans (mm’ )

*x*

(e) 70 kVp

00 05 1.0 15 20 25 3.0 35
-1
Frekans (mm )

Sekil 4.28 20 cm PMMA kalinliginda her tiip voltaji igcin DRX-1C (a), Philips Trixell
Pixium 4600 (b), Toshiba FDX4343R (c), Konica Minolta AERO DR (d) ve
Fuji FCR (e) sistemlerinde elde edilen eDQE sonuglar1
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Son olarak, tiim goriintiileme sistemleri i¢in, farkl: tiip voltajlarinda 20 cm PMMA i¢in
elde edilen eDQE egrileri Sekil 4.29°da verilmistir.
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Sekil 4.29 25 cm PMMA kalinliginda her tiip voltaji icin DRX-1C (a), Philips Trixell
Pixium 4600 (b), Toshiba FDX4343R (c), Konica Minolta AERO DR (d) ve
Fuji FCR (e) sistemlerinde elde edilen eDQE sonuglar1
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Tiim sistemler i¢in eDQE sonuglari incelendiginde, artan sagict kalinligi ile eDQE’in
stirekli bir bicimde azaldig1 goriilmektedir. Artan tlip voltajina bagh olarak ise Toshiba
FDX4343R sistemi disinda tiim sistemlerde eDQE degerlerinin artan tiip voltaji ile rutin
bir bigimde azaldig1 goriilmektedir. Toshiba FDX4343R icin bu degerler 102 kVp’ye

kadar artig gostermekte, bu tiip voltajinin lizerinde ise azalima gegmektedir.

Tez caligmasinin ilk kisminda gerceklestirilen caligmalarda, tek boyutta integrali alinmis
eDQE degerlerinin tek basma sistem performansini belirleyici nicelik olarak
kullanilabilecegi gosterilmisti. Bu nedenle yontemler arasi korelasyonun arastirilmasinda
da hesaplanan eDQE degerlerinin tek boyutta integrali alinarak [eDQE degerleri elde
edilmistir. Bu sayede, ilk kez klinik kosullarin dahil edildigi fiziksel 6l¢im sonuglari ile
gozlemciye dayali degerlendirmeleri arasinda dogrudan kiyaslama yapilmasi

saglanmistir.

Hesaplanan IeDQE sonuglar1 tiim sistemler i¢in 10 cm, 15 cm, 20 cm ve 25 cm PMMA
icin Sekil 4.30°da verilmistir. Sonuglar incelendiginde en yiiksek IeDQE degerlerinin
Philips Trixell Pixium dedektoriinde elde edildigi goriilmektedir. En disik IeDQE
degerleri ise beklenildigi gibi Fuji CR dedektoriinden elde edilmistir. Bunun sebebi, diger
tim sistemlerde yapilandirilmis CsI(T1) kristali kullanilmigken, CR sisteminde
dedektorde kullanilan dedektdr malzemesinin graniil yapida fosfor tabakadan

olusmasidir.
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4.2.2 CDRAD fantomu ile gerceklestirilen dl¢iimler

Fiziksel ol¢timlerle ayni 1sinlama kosullarinda CDRAD 2.0 fantomu ile gergeklestirilen

Olgtimler sonucu tiim sistemler i¢in farkli kalinliklarda elde edilen IQFiny sonuclart Sekil

4.31°de verilmistir. Her 6l¢iim kosulu i¢in CDRAD fantom goriintiileri tiger kez alinmis

gerlendirmeler {i¢ goriintiiniin ortalamasi alinarak yapilmistir.
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Sekil 4.31 Tiim sistemlerde CDRAD 2.0 fantomu ile alinan goriintiilerden hesaplanan

IQFinv sonuglart:
25 cm PMMA (d)

10 cm PMMA (a), 15 cm PMMA (b), 20 cm PMMA (c) ve
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Sekil 4.31 (Devam) Tiim sistemlerde CDRAD 2.0 fantomu ile alinan goriintiilerden

10 cm PMMA (a), 15 cm PMMA (b), 20 cm

hesaplanan IQFin sonuglart:

PMMA (c) ve 25 cm PMMA (d)

artan sagict kalinlhigi ile IQFiny degerlerinin

b

Elde edilen IQFin sonuglar1 incelendiginde

azaldig1 goriilmektedir. [eDQE sonuclaria paralel olarak, en yiiksek IQFin sonuglari

Philips Trixell Pixium dedektoriinden, en diisiik IQFin sonuglari ise Fuji CR sisteminden

elde edilmistir. Diger tiim sistemlerde artan tiip voltaj1 ile IQFiny azalirken, Toshiba
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FDX4343R dedektorii icin 102 kVp’ye kadar 1QFiny degerleri artmakta, bu tiip voltajinin

tizerine ¢ikildiginda ise IQFin azalmaktadir.

4.2.3 Klinik performans degerlendirmeleri (VGA puanlamasi)

Klinik degerlendirmeler i¢in ¢caligmada kullanilan bes farkli dijital radyografi sisteminde
rutin akciger incelemesi protokoliinde elde edilen akciger/gogiis fantomu goriintiileri

kullanilmistir. Olgiim geometrisi Sekil 4.32°de gosterilmektedir.

Sekil 4.32 Akciger fantomunun rutin akciger protokoliine uygun olarak PA
(posteroanterior) pozisyonda goriintiilenmesi

Sekil 4.33’te 6rnek olarak Philips sisteminde farkli tiip voltajlarinda elde edilen akciger

fantomu goriintiileri verilmistir.
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Sekil 4.33 Philips DigitalDiagnost sistemi ile farkl tiip voltajlarinda elde edilen akciger
fantomu goriintiileri
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Alt1 uzman radyolog tarafindan Cizelge 3.5°te verilen kriterlere ve Cizelge 3.6’ya uygun
bir sekilde puan verilerek VGAmutiak puanlari Esitlik 2.16 ile hesaplanmigtir. Elde edilen
ortalama VGA puanlar1 Cizelge 4.8’de verilmistir. VGA sonuglari, diger iki yontemle
elde edilen sonuglar ile paralellik gostermektedir. En yiiksek VGA puanlar1 Philips
Trixell Pixium dedektorii i¢in, en diisiik VGA puanlar ise Fuji CR sistemi igin elde
edilmistir. Gozlemcilere rastgele sirada gosterilen goriintiilere gozlemcilerin Toshiba
FDX4343R dedektorii i¢in en yiiksek puanlar1 102 kVp i¢in verdigi, bu tiip voltajinin

tizerine ¢ikildik¢a gézlemci puanlarmin diistiigii goriilmektedir.

Cizelge 4.8 Her bir goriintiileme sistemi igin farkli tiip voltajlarinda elde edilen ortalama
VGA puanlari

KVp Carestream :—?::5: F-IID-S(T;Z:R I\};?:oirtaa Clizalljélslelt?e

DRX-1C Pixium Type CC
70 3.67 (£0.29) 3.88 (£0.28) 3.17 (£0.32) 3.58 (£0.51) 3.50 (£0.28)
81 3.67 (£0.39) 3.79 (£0.38) 3.39 (£0.51) 3.46 (£0.46) 3.38 (£0.41)
90 | 3.50(20.14)  3.50 (20.51)  3.72(+0.46)  3.08 (+0.34)  3.00 (£0.27)
102 | 3.42(£0.45)  3.13(£0.41)  3.72(£0.46)  2.88 (£0.38)  2.88 (+0.30)
110 | 3.08 (£0.45)  2.88(£0.20)  3.44 (£0.38)  2.79 (+0.44)  2.67 (+0.32)
125 | 2.92 (£0.29)  2.54(£0.51)  2.78 (£0.49)  2.58 (+0.38)  2.46 (£0.19)

4.2.4 Yontemler arasi korelasyonun incelenmesi

Klinik yontemlerle (akciger fantom goriintiisii kullanilarak) diger yontem bulgularinin

kiyaslanmasi i¢in 15 cm PMMA kalinliginda elde edilen sonuglar kullanilmistir.

Sekil 4.34, ayni 1sinlama kosullarinda ortalama IQFinv ve VGA puanlamasi arasindaki

iliskiyi gostermektedir. Korelasyon i¢in Spearman korelasyon katsayis1 kullanilmigtir ve

sonuglar giiglii bir pozitif korelasyon gostermistir (minimum r = 0.91, p <0.015).
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Sekil 4.34 1QFinv degerlerine karsilik VGA puanlari: DRX-1C (a), Philips (b), Toshiba
(c), Konica (d), ve Fuji (e)
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Sekil 4.35, 1eDQE ve VGA puanlamasi arasindaki iligkiyi gostermektedir. Korelasyon

sonuglar1 iki nicelik arasinda giiglii bir pozitif korelasyon oldugunu gostermektedir

(minimum r = 0.91, p<0.033).

VGA

VGA

VGA

45 4.5
r=0.97 (p<0.006) r=0.94 (p<0.002)
4.0 4.0
3.5. 35
3.0- « 3.0
(U]
2.5. =25
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15 : : . : 15 : :
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Sekil 4.35 IeDQE degerlerine karsilik VGA puanlari: DRX-1C (a), Philips (b), Toshiba
(c), Konica (d), ve Fuji (e)
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4.3 Cok Amach Goriintii Kalitesi Fantomu Gelistirilmesi

4.3.1 Standart fantomlarla gerceklestirilen ol¢iimler

Calismanin bu asamasinda ilk olarak standart fantomlarla gergeklestirilen dl¢timler igin
boliim 4.2.1°de elde edilen bulgular kullanilmistir. Asagida boliim 4.2.1°de verilmemis

olan ilave bulgulara yer verilmistir.

4.3.1.1 STP, eMTF, eNNPS, eDQE degerlendirmeleri

STP Sonuclart

Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii Tamsal Radyoloji laboratuvar
biinyesinde bulunan DRX-1C indirekt sayisal dedektoriin farkli sagict (PMMA)
kalinliklarinda ii¢ farklt demet kalitesinde elde edilen doz-yanit egrileri Sekil 4.36°da

verilmigtir.
o 2500 70kVp, 10cm PMMA
S
Q 70kVp 15cm PMMA
Y 2000 A
% e 70kVp 20cm PMMA
— e 70kVp 25cm PMMA
¥ 1500 -
-~ 90kVp 15cm PMMA
o 1000 90kVp 20cm PMMA
m -
£ 90kVp 25cm PMMA
£ 120kVp 15cm PMMA
s 500 - P
£ 120kVp 20cm PMMA
o 0 e 120kVp 25cm PMMA

1 1 1 1

0 2 4 6 8 10
Dedektor giris dozu(mGy)

Sekil 4.36 DRX-1C dedektoriin farkli sagici kalinlig1 ve tiip voltaji i¢in doz yanitlari
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Philips dedektoriine ait doz-yanit egrileri ise Sekil 4.37 deki gibidir.

25000 —— 70kvp 10cm PMMA
_ ———70kVp 15¢cm PMMA
,thD 20000 - 70kVp 20cm PMMA
3 ———70KkVp 25¢cm PMMA
‘@ 15000 A 90kVp 10cm PMMA
= 90KVp 15cm PMMA
g 10000 A ——90kVp 20cm PMMA
© ——90kVp 25cm PMMA
©
£ 5000 A ——120kVp 10cm PMMA
o —— 120kVP 15¢cm PMMA
0 | | | | e 120kVp 20cm PMMA

0 2 4 6 8 10— 120kVp 25cm PMMA

Dedektor giris dozu (mGy)

Sekil 4.37 Philips dedektoriin farkl sacict kalinligi ve tiip voltaji i¢cin doz yanitlari

Philips dedektoriiniin yaniti DRX-1C ye benzer bi¢cimde ters logaritmik olarak elde
edilmistir. Logaritmik fonksiyona fit edilen sonuglarm korelasyonlar1 R*>0.99

seklindedir.

Elde edilen doz-yanit egrileri daha sonra eMTF, eNNPS goriintiilerini lineerize etmek

i¢cin kullanilmistir.

eMTF Sonuclari

eMTF oOlclimleri i¢in Sekil 3.2°deki Ol¢lim geometrisi kullanilmis ve Olglimler tiim
PMMA kalinliklar1 i¢in ii¢ demet Kkalitesi i¢in tekrar edilmistir. Alinan kenar
goriintiilerinden OBJ 1Qv2 yazilimi kullanilarak eMTF’ler hesaplanmistir. Sekil 4.38de
DRX-1C dedektoriine ait farkli sagici kalinliklar1 i¢in 70 kVp’de elde edilen eMTF
sonuglart verilmistir. Artan sagict kalinlig1 ile biiylitme faktoriine bagh olarak, eMTF’in

kesim frekansinin diistiigli goriilmektedir.
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Sekil 4.38 DRX-1C dedektorii i¢in farkli sagici kalinliklarinda 70 kVp’de elde edilen
eMTF sonugclari

Ornek olarak 10 cm sagic1 kalinliginda farkli demet enerjilerine ait eMTF sonuglar ise

Sekil 4.39°daki gibidir. Sekilde de goriildiigli gibi eMTF tiip voltajindan bagimsizdir.

0.9
0.8
0.7
0.6
0.5
0.4
0.3
0.2
0.1

eMTF

——70kVp
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- = =120kVp
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Sekil 4.39 DRX-1C dedektorii igin farkli demet kalitelerinde 10 cm PMMA ile elde edilen
eMTF sonuglari
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Benzer sekilde Philips dedektoriine ait, 70 kVp’de farkli sagict kalinliklart igin elde edilen
eMTF sonuglar1 Sekil 4.40°ta; 10 cm PMMA kalinlig1 i¢in farkli demet kalitelerinde elde

edilen eMTF sonuglari ise Sekil 4.41°de verilmistir.
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Sekil 4.40 Philips dedektorii i¢in farkli sagict kalinliklarinda 70 kVp’de elde edilen eMTF
sonugclari
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Sekil 4.41 Philips dedektorii icin farkli sagici kalinliklarinda 70 kVp’de elde edilen eMTF
sonuglar1
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eNNPS Sonuclari

eNNPS o6lctimleri i¢in dedektdr, degisen sagict kalinliklarinda (10, 15, 20 ve 25 cm
PMMA) ve farkli demet kaliteleri i¢in otomatik 1sinlama kontrolii kullanilarak homojen
bi¢gimde 1sinlanmistir. DRX-1C dedektoriiniin ti¢ farkli demet kalitesi i¢in farkli sagici
kalinliklarinda elde edilen eNNPS sonuglar1 Sekil 4.42 a, b, ¢’de verilmistir.
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N

Sekil 4.42 DRX-1C dedektorii i¢in farkli sagici kalinliklari ile elde edilen eNNPS
sonuglart: 70 kVp (a), 90 kVp (b), 120 kVp (¢)
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Sekil 4.43’te ise 10 cm PMMA ile farkli demet kalitelerinde DRX-1C dedektoriinde elde
edilen eNNPS sonuglar gosterilmektedir.

3.00E-05

——70 kVp
90 kVp
——120kVp

2.50E-05 -
2.00E-05 -
1.50E-05 H
1.00E-05 ~

eNNPS (mm?)

5.00E-06 A

0.00E+00 . I =

2
Frekans (mm™)

Sekil 4.43 DRX-1C dedektorii i¢in farkli tiip voltajlarinda 10cm PMMA ile elde edilen
eNNPS sonuglar1

Saha c¢alismasi kapsaminda kullanilan Philips dedektoriine ait farkli  sagici
kalinliklarindaki eNNPS sonuglar1 70 kVp, 90 kVp ve 120 kVp igin sirasi ile Sekil 4.44

a, b, ¢’de verilmistir.
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(a) =10 cm
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eNNPS

Sekil 4.44 Philips igin farkli sagici kalinliklari ile elde edilen eNNPS sonuglari: 70 kVp
(@), 90 kVp (b), 120 kVp (c)
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Sekil 4.44 (Devam) Philips i¢in farkli sagici kalinliklart ile elde edilen eNNPS sonuglart:
70 kVp (a), 90 kVp (b), 120 kVp (c)

eDQE Sonuglari

DRX-1C dedektorii i¢in farkli demet kalitelerine ait eDQE’in sagici kalinligi ile degisim
sonuglari Sekil 4.45°te verilmistir. Artan sagici kalinligr ile eDQE degerleri azalmaktadir.
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Sekil 4.45 DRX-1C i¢in eDQE sonuglarinin sagic1 kalinligi ile degisimi: 70 kVp (a), 90

kVp (b), 120 kVp (c)
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Benzer sekilde Philips’e ait eDQE sonuglart Sekil 4.46°da verilmistir.
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Sekil 4.46 Philips i¢in eDQE sonuglarinin sagici kalinligr ile degisimi: 70 kVp (a), 90
kVp (b), 120 kvp (c)
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4.3.1.2 Diger goriintii kalitesi metriklerinin 6l¢ciimii

Goriintli kalitesinin degerlendirmesinde standart LCD 4 diisiik kontrast-detay fantomu
kullanilarak, fantom goriintiisiinden disklerin kontrast degerleri hesaplanmistir.

Hesaplanan degerler Cizelge 4.9°da verilmistir.

Cizelge 4.9 LCD4 fantomu kontrast degerleri

Disk Kontrast Disk Kontrast

numarasli (%) numarasi (%)
1 0.225 11 1.209
2 0.339 12 1.803
3 0.414 13 2.033
4 0.451 14 2.619
5 0.487 15 2.853
6 0.412 16 3.337
7 0.450 17 4.049
8 0.565 18 4.724
9 0.758 19 5.222
10 1.020

LCD 4 fantomundan hesaplanan SNR (signal-to-noise ratio) degerleri Cizelge 4.10’da

verilmistir.
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Cizelge 4.10 LCD4 fantomundan hesaplanan SNR degerleri

LCDAfantomu (\p degerleri

disk numarasi
2 0.355
8 0.538
9 0.732
11 1.123
12 1.517
13 1.710
14 1.938
16 2.939
18 3.920
19 4.648

4.3.2 MC simiilasyon sonuclari

Monte Carlo simiilasyonunda kullanilmak tizere ilk olarak fantom malzemelerinin lineer
sogurma katsayilar1 kod i¢inde hesaplatilarak fotonun madde ile yapacag: etkilesim tipini
belirlemede kullanilmak iizere alt dosya olarak programa kaydedilmistir. Calismada
kullanilan demet kaliteleri i¢in hesaplatilan lineer sogurma katsayilar1 NIST ten (National
Institute of Standards and Technology) alinan degerlerle kiyaslanmis ve sonuglar Cizelge

4.11°de verilmistir.

Cizelge 4.11 PMMA, YYPE ve yumusak doku i¢cin Monte Carlo ile hesaplanan ve
NIST ten alinan lineer sogurma katsayilari

PMMA p degerleri YYPE p degerleri Yumusak doku p degerleri
Teorik C’de Teorik C’de Teorik C’de
(N1sT) hesaplanan  (\jsT) hesaplanan (NIsT)  hesaplanan
70 0.215 0.213 0.190 0.192 0.193 0.192
90 0.200 0.195 0.178 0.179 0.176 0.177
120 0.185 0.180 0.163 0.161 0.156 0.157
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Yapilan hazirlik caligmalarinda farkli demet kalitelerinde (70, 90 ve 120k Vp) farkli sacici
(PMMA) kalinliklart modellenerek Monte Carlo simiilasyonu ile gecirgenlik faktorleri
(TF) elde edilmistir ve bu sonuglar deneysel sonuglarla karsilastirilmistir (Cizelge 4.12).

Cizelge 4.12 PMMA i¢in deneysel olarak olgiilen ve Monte Carlo simiilasyonu ile
hesaplanan TF sonuglari

=) 70 KVp 90 kVp 120 kVp
=
>
PMMA
Deneysel Monte Carlo Deneysel Monte Carlo Deneysel Monte Carlo
kalinhgi(cm)
10 0.0490 0.050(+%2.9) 0.0610 0.063(+%2.6) 0.079 0.082(+%2.8)
15 0.0130 0.014(+%3.2) 0.0180 0.020(£%3.5) 0.025 0.025(+%3.0)
20 0.0041 0.0042(£%3.1)  0.0055  0.0061(+%4.0) 0.008 0.009(x%3.2)
25 0.0011 0.0012(x%3.5)  0.0019  0.0020(+£%4.2) 0.003 0.0032(£%4.1)

PMMA i¢in simiilasyonla hesaplanan TF degerlerinin deneysel bulgularla uyum
gosterdgi goriildiikten sonra benzer sekilde YYPE i¢in ayni1 kalinliklar ve demet kaliteleri
icin TF degerleri Monte Carlo simiilasyonu ile hesaplanmistir. Elde edilen sonuglar

Cizelge 4.13’te verilmistir.

Cizelge 4.13 YYPE i¢in MC simiilasyonu ile hesaplanan TF sonuglari

YYPE Tiip voltaji
kalinhgi (cm) 70 kvp 90 kVp 120 kVp
10 0.051(£%3.5) 0.064(£%4.2)  0.085(x%2.9)
15 0.0144(+%2.6) 0.020(£%2.9)  0.029(+%2.4)
20 0.0045(£%3.1) 0.0059(+=%4.3)  0.011(=%4.6)
25 0.0012(x%2.0) 0.0022(+%3.2) 0.0033(+%4.5)

Kontrast, SNR gibi dl¢iimlerin yapilabilmesi amaci ile hazirlanan fantom icin belirlenen
sogurucu kalinliklar1 LCD 4 fantomundaki kontrast degerlerini elde edecek sekilde
belirlenmistir. Sekil 4.47°de LCD 4 fantomunun direkt olarak dedektor tizerine konularak

alinan goriintiisii verilmistir.
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Sekil 4.47 LCD 4 fantomu x-1g1n1 goriintiisii

Monte Carlo simiilasyonu sonucunda fantomda kullanilmak iizere on adet sogurucu
kalinligina karar verilmistir. Sadece on adet sogurucu kullanilmasinin sebebi ise, MC
sonuglarindan hesaplanan sogurucu kalinliklarindan laboratuvarda mevcut bakir ve
aliminyum levhalar kullanilarak hazirlanabilecek olanlarin se¢ilmis olmasidir. Fantoma

yerlestirilmek tizere karar verilen sogurucu kalinliklar1 Cizelge 4.14°te verilmistir.

Cizelge 4.14 Fantoma yerlestirilen sogurucu kalinliklar

Sogurucu numarast  Kalinhik (mm) Malzeme

1 0.10 Al
2 0.01 Cu
3 0.30 Al
4 0.02 Cu
5 0.70 Al
6 0.03 Cu
7 0.04 Cu
8 0.05 Cu
9 0.06 Cu
10 0.08 Cu
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4.3.3 Hazirlanan YYPE fantomlarla gerceklestirilen 6lciimler

Hazirlanan fantomun farkli modiilleri (homojen modiil (sagic1), eDQE modiilii (SF,
eMTF, eNNPS’in es zamanl 6l¢limii igin) ve diger goriintii kalitesi modiilii ile elde edilen

radyografik goriintiiler Sekil 4.48°de verilmistir.

Sekil 4.48 Hazirlanan fantomda elde edilen radyografik goriintiiler: homojen goriintii
sacict modiili) (a), eDQE modili (b) ve goriinti kalitesi modilii (diisiik
kontrast-detay, yiiksek kontrast-detay) ()

TF Ol¢iimleri

Hazirlanan homojen plakalar kullanilarak Sekil 3.4’teki Sl¢lim geometrisi ile fantom
gecirgenlik faktorleri Slciilmiistiir. Olgiilen degerler ile Monte Carlo sonuglarinin

kiyaslanmasi Cizelge 4.15’te verilmistir.
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Cizelge 4.15 YYPE i¢in deneysel olarak 6l¢iilen ve MC simiilasyonu ile hesaplanan TF
sonuglarin kiyaslanmasi

YYPE Gecirim Faktorii
kalinhg:
70 kvp 90 kVp 120 kVp
(cm)
Deneysel MC Deneysel MC Deneysel MC
10 0.052 0.051(+%3.5) 0.066 0.064(x%4.2) 0.086 0.085(+%2.9)

15 00145 0.0144(x%2.6) 0.025  0.020&%2.9) 0.032  0.029(x%2.4)
20 0.0044  0.0045(x%3.1)  0.006  0.0059(:%4.3) 0.0141  0.0110(=%4.6)

25 0.0013  0.0012(+%2.0) 0.0023  0.0022(+%3.2) 0.0036  0.0033(%4.5)

Cizelge 4.15 incelendiginde, hazirlanan Y YPE fantomun deneysel olarak dlgiilen gegirim
faktorlerinin, fantom hazirlanmadan 6nce MC simiilasyonu ile teorik olarak hesaplanan

gecirim faktorleri ile uyum igerisinde oldugu goriilmektedir.

eMTF ol¢timleri fantomun II. Modiilii kullanilarak gergeklestirilmistir. Farkli kalinliklar
icin, yine hazirlanan homojen YYPE plakalar (I. Modiil) kullanilmistir. Philips
sisteminden standart fantomlarla ve hazirlanan fantomla elde edilen eMTF sonuglarinin
karsilastirma sonuclar1 Sekil 4.49°da verilmistir. Daha 6nce alinan 6l¢iimlerde MTF’in
kVp’den bagimsiz oldugu gosterildiginden burada sadece 70 kVp’ye ait sonuclara yer

verilmistir.
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Sekil 4.49 Philips dedektorii icin, PMMA fantomu ile elde edilen eMTF sonuglarinin
hazirlanan YYPE fantomdan elde edilen sonuglarla kiyaslanmasi: 10 cm (a),
15 cm (b), 20 cm (c), 25 cm (d)

eNNPS Sonuglart

Hazirlanan I1. modiilde ayn1 zamanda eNNPS 6l¢limii de yapilabilmektedir. Farkli sacict
kalinliklari1 elde etmek i¢in homojen hazirlanan plakalar kullanilarak istenilen
kalinliklarda 6l¢iim alinmistir. Farkli kalinliklarda PMMA’dan elde edilen eNNPS
sonucglar1 ile, hazirlanan YYPE fantomundan elde edilen eNNPS sonuglarinin
kiyaslanmasi 70, 90 ve 120 kVp i¢in sirasiyla Sekil 4.50, 4.51 ve 4.52°de verilmistir.
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Sekil 4.50 70kVp’de PMMA ve hazirlanan fantomun eNNPS sonuglarinin kiyaslanmasi:
10 cm (a), 15 cm (b), 20 cm (c), 25 cm (d)
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Sekil 4.51 90kVp’de PMMA ve hazirlanan fantomun eNNPS sonuglarinin kiyaslanmasi:

10 cm (a), 15 cm (b), 20 cm (c), 25 cm (d)
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Sekil 4.52 120 kVp’de PMMA ve hazirlanan fantomun eNNPS sonuglarinin

kiyaslanmasi:10 cm (a), 15 cm (b), 20 cm (c), 25 cm (d)

eDQE Sonuglari

Hazirlanan II. Modiile yerlestirilen kursun ¢ubuklardan sagilim kesirleri hesaplanmaistir.

Sonuglar QRM beam stop fantom sonuglari ile kiyaslanmistir (Cizelge 4.16). Hazirlanan

fantomdan elde edilen sagilim kesirlerinin, standart QRM beam stop fantomdan elde

edilen degerlerle uyum igerisinde oldugu goriilmektedir.
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Cizelge 4.16 Hazirlanan fantomdan ve QRM beam stop fantomu ile 6l¢iilen SF degerleri

Fantom Hazirlanan fantom QRM Beam Stop
kVp kalinhgi SF degerleri fantom SF degerleri
(cm)

DRX-1C  Philips DRX-1C  Philips

10 0.30 0.33 0.30 0.34
15 0.36 0.41 0.38 0.44
"0 20 0.44 0.52 0.45 0.54
25 0.50 0.61 0.50 0.62
10 0.34 0.40 0.36 0.41
15 0.42 0.52 0.44 0.52
R 20 0.51 0.58 0.53 0.61
25 0.59 0.66 0.60 0.69
10 0.41 0.46 0.42 0.47
120 15 0.52 0.56 0.53 0.57
20 0.61 0.65 0.61 0.67
25 0.65 0.70 0.67 0.73

Son olarak, hazirlanan YYPE fantom ile alinan eMTF, eNNPS ol¢iimleri ve SF, TF
degerleri kullanilarak eDQE hesaplanmistir. 70 kVp, 90 kVp ve 120 kVp ig¢in farkli
kalinliklarda elde edilen eDQE sonuglari sirasi ile Sekil 4.53 ve Sekil 4.54 ve Sekil 4.55’te
kiyaslanmistir. eDQE sonugclar1 incelendiginde, hazirlanan fantomdan elde edilen eDQE
degerlerinin, standart fantomlar kullanilarak alinan Ol¢iimlerden elde edilen eDQE

sonugclari ile uyumlu oldugu goriilmektedir.

141



0.25
(a) = PMMA
0.2 - -.....‘ ® YYPE
mn LN N
w 0.15 - o’ g ®® e
a °s "mmmngy L P
o 0.1 - .",
& m
0.05 - $olaug,
[ ) ® ’
0 1 1 1 1 1 1
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5
Frekans (mm-?)
0.25
0 (b) = PMMA
[ N ] ' ® YYPE
w 0.15 - me® § .
°
 01{,° n08py
' ’ ' [ v
0.05 - Ve .
0 E——..A1 1 ] TTT
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5
Frekans (mm)
0.25
0 - (C) = PMMA
® YYPE
w015 {1 glm
g *Uny
v 01y vy
9
0.05 - "Sugas
oo n
0 *38uy UVsgusps
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5
Frekans (mm)
0.25
® YYPE
w 0.15 { © 4
g sV,
o 0.1 10 ll:..
]
0.05 A 'l.._
0 "Ssa, LE B T -
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5

Frekans (mm-1)

Sekil 4.53 70kVp’de her iki fantomdan hesaplanan eDQE sonuglari: 10 cm (a), 15 cm
(b), 20 cm (c), 25 cm (d)
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Sekil 4.54 90kVp’de her iki fantomdan hesaplanan eDQE sonuglari: 10 cm (a), 15 cm
(b), 20 cm (c), 25 cm (d)
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Sekil 4.55 120kVp’de her iki fantomdan hesaplanan eDQE sonuglari: 10 cm (a), 15 cm
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YYPE fantom ve standart fantom sonuglarinin kantitatif olarak kiyaslanabilmesi amaci
ile IeDQE degerlerinin korelasyonlari irdelenmistir. Hesaplanan [eDQE sonuglart ise
Philips Trixell Pixium ve DRX-1C dedektorii i¢in sirasiyla Cizelge 4.17 ve 4.18’de
verilmistir. PMMA fantomu ile gerceklestirilen 6l¢lim sonuglar ile ¢alisma kapsaminda
hazirlanan YYPE fantomdan elde edilen IeDQE sonuglarinin kiyaslanmasi i¢in Pearson

korelasyon katsayis1 (R) hesaplanmistir (Higgins 2005).

Cizelge 4.17 Philips’ten YYPE ve PMMA ile elde edilen IeDQE sonuglari

1eDQE Korelasyon
kVp Kalinhk (cm) PMMA YYPE R
10 0.364 0.395
15 0.272 0.248
L 20 0.202 0.178 0.97
25 0.163 0.173
10 0.328 0.351
15 0.245 0.246
S 20 0.176 0.157 0.99
25 0.134 0.133
10 0.292 0.289
15 0.221 0.208
128 20 0.152 0.121 054
25 0.118 0.128

Cizelge 4.18 DRX-1C’den YYPE ve PMMA ile elde edilen IeDQE sonuglari

kVp Kalinlk (cm) PMMA YYPE R
10 0.250 0.260
15 0.176 0.180
70 20 0.128 0.121 0.98
25 0.100 0.117
10 0.222 0.240
15 0.154 0.142
%0 20 0.117 0.108 0.97
25 0.079 0.090
10 0.201 0.218
15 0.144 0.160
120 20 0.095 0.103 095
25 0.067 0.074
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Goriintii kalitesi fantom sonuglart

Monte Carlo simiilasyonunda kalinliklar1 belirlenen sogurucular hazirlanan fantoma
yerlestirilerek Ill. Modiil hazirlanmistir.  HCSR hesabi i¢in ise sogurucularin
yerlestirildigi ayni tabakaya Hiittner ¢izgi cifti fantomu yerlestirilmistir. Hazirlanan

fantom ile elde edilen goriintiilerden kontrast sonuglar1 Cizelge 4.19°da verilmistir.

Cizelge 4.19 LCD 4 fantomu ve hazirlanan goriintii kalitesi fantomunda ayni 1sinlama
kosullarinda alinan goriintiilerden hesaplanan kontrast degerleri

LCD4 fantomu YYPE goriintii YYPE fantomu
LCD4 fantomu - . .
disk numarasi kontrast degerleri kalitesi fantomu kontrast
(%) sogurucu numarasi degerleri (%)

2 0.339 1 0.395

8 0.565 2 0.582

9 0.758 3 0.828

11 1.209 4 1.273

12 1.803 5 1.879

13 2.033 6 1.995

14 2.619 7 2.527

16 3.337 8 3.514

18 4.724 9 4.613

19 5.222 10 5.272

Uzaysal ayirma giiciiniin gorsel degerlendirmesinde LCD 4+Hiittner fantomlar ile YYPE
goriintii  kalitesi fantomundan Hiittner’de ayirt edilebilen son bdlge (mm/¢g)
kaydedilmigtir. Degerlendirme {ii¢ farkli gozlemci tarafindan gerceklestirilmis ve

ortalama sonuclar alinmstir (Cizelge 4.20).

Cizelge 4.20 Ayirma giicii sinirinin gorsel degerlendirme sonuglari

YYPE goriintii LCD4 + Hiittner
kalitesi fantomunda
fantomunda ayirma ayirma giicii
giicii sinir1 (mm/cc) sinir1 (mm/cc)

1.8 1.6

146



Hesaplanan SNR degerleri ile LCD 4 fantomuna karsilik gelen disklerden hesaplanan
SNR sonuglar1 Cizelge 4.21°de verilmistir.

Cizelge 4.21 LCD 4 fantomu ve YYPE ile hazirlanan goriintii kalitesi fantomunda ayni
1sinlama kosullarinda alinan gortintiilerden hesaplanan SNR degerleri

YYPE goriintii kalitesi

LCD4 fantomu LCD4 fantomu fantomu sogurucu YYPE fantomu
disk numarasi SNR degerleri SNR degerleri
numarasi

2 0.355 1 0.344

8 0.538 2 0.498

9 0.732 3 0.721

11 1.123 4 1.117

12 1.517 5 1.643

13 1.710 6 1.749

14 1.938 7 2.256

16 2.939 8 3.166

18 3.920 9 4.075

19 4.648 10 4.781

Hazirlanan fantoma yerlestirilmis olan Hiittner fantomundan Boliim 3.1.5’te anlatildig:
gibi 3.5 esitligi kullanilarak HCSR degerleri hesaplanmistir. Benzer hesaplamalar ayni
Olgiim kosullarinda LCD 4 fantomu {izerine Hiittner fantomu konularak alinan
goriintiilerde de yapilmis ve fantomlardan elde edilen sonuglar1 kiyaslanmistir (Cizelge

4.22).

Cizelge 4.22 LCD 4+Hiittner fantomu ve YYPE ile hazirlanan goriintii kalitesi
fantomunda  aym1  1sinlama  kosullarinda  hesaplanan ~ HCSR  degerleri
(70 kVp)

YYPE goriintii LCD4 + Hiittner
Sacici ortam kalitesi fantomunda  fantomundan elde
elde edilen HCSR edilen HCSR
Yokken 6.4 6.7
10 cm sagic ile 5.8 6.1
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5. SONUC
5.1 Carestream DRX-1C Dedektoriiniin Performans Ol¢iim Sonuclar

Tez kapsaminda yapilan c¢alismalarin ilk asamasi Carestream DRX-1C flat panel
dedektorlii  konvansiyonel  X-isinin  sisteminin  performans degerlendirmelerini
icermektedir. Bu ama¢ dogrultusunda, fiziksel 6l¢iimlerle dedektoriin karakterizasyonu
belirlendikten sonra toplam sistem performansi ii¢ farkli tiip voltajinda (70, 90 ve 120
kVp), farkli tipte gridler igin fiziksel (eDQE) ve 6znel (IQFin) degerlendirmelerle ele
alimmugtir. Dedektor karakterizasyonunun belirlenmesi i¢in RQAS, RQA7 ve RQA9
standart demet kalitelerinde dedektoriin MTF, NNPS ve DQE sonuglari elde edilmistir.
Bunun i¢in ilk olarak goriintiilerin linearizasyonu i¢in gerekli olan dedektor yanitlari elde
edilmistir (Sekil 4.1). Elde edilen yanit egrileri incelendiginde, dedektoriin doza karsi
yamitinin logaritmik oldugu gériilmiistiir (R?>0.99). RQA demet kalitelerinde elde edilen
MTF egrilerinin tiip voltajindan bagimsiz oldugu gériilmiistiir. RQA demet kaliteleri ile
farkli dedektor dozlarinda elde edilen NNPS egrileri incelendiginde (Sekil 4.3), artan doz
ile giirtiltiiniin azalmas1 sonucu NNPS degerlerinin de azaldig1 gozlenmistir. Bu MTF ve
NNPS sonuglari kullanilarak RQAS, RQA7 ve RQA9 demet kaliteleri i¢in hesaplanan
DQE egrileri li¢ farkli dedektér dozunda elde edilmistir (Sekil 4.4). Sonuclar
incelendiginde artan radyasyon dozu ile DQE degerlerinin azaldig1 goriilmiistiir. Benzer
bi¢imde artan demet enerjisi ile DQE azalmaktadir. DQE(0) degerleri RQAS5, RQA7 ve
RQADO9 i¢in siras1 ile 0.71, 0.63 ve 0.53 olarak hesaplanmistir. Bu sonuglar Bertolini ve

arkadaglarinin bulgulari ile biiyiik uyum gostermistir.

Sistemin toplam performansinin degerlendirilmesi amaci ile sagic1 ortam varliginda
dedektoriin yanit fonksiyonlar1 elde edilmistir ve goriintillerden elde edilen piksel
degerleri ile hava kerma arasindaki iligkinin yine logaritmik egilim gosterdigi
gozlenmistir (R?>0.99). eDQE hesaplamalarinda kullanilmak iizere gridsiz olarak ve
calismada kullanilan tiim gridlerle sagilim kesirleri (SF) ve fantom gegirim faktorleri (TF)
Olclilmiistiir. En yiiksek SF degerleri, beklenildigi gibi gridsiz kosulda elde edilmistir.
Gridsiz olgiilen SF degerlert, tiip voltaj1 ve sagict kalinligina bagli olarak %61-97 arasinda

degismektedir. Grid kullanilmasi durumunda ise bu degerler %23-72 arasinda
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degismistir. Artan sacic1 kalinlig1 ve tiip voltaji ile artan sacilan radyasyon nedeni ile SF
degerleri artmaktadir. Artan grid orani ile SF degerleri beklenildigi gibi azalmaktadir.
Ancak grid frekansi ile herhangi bir degisim gézlenmemistir. Fantom gecirim faktorleri
fantom kalinlig1 ve tiip voltajina bagl olarak 0.003-0.190 arasinda degismektedir. Artan
tiip voltaji ile TF degerlerinin arttig1, artan sagici kalinligi ile TF degerlerinin azaldigi
goriilmiistiir. Literatiirde eDQE oOlglimleri i¢in genellikle Ulusal X-isin1 Trendlerinin
Degerlendirilmesi programinda (Nationwide Evaluation of X-ray Trends, NEXT)
kullanilmak iizere Amerikan gida ve Ilag Kurumu tarafindan tasarlanan bir fantom
kullanilmistir (Conway vd 1984, Anonymous 2003b). Clavel ve arkadaslar1 (Clavel vd
2016), EOS slot taramali goriintiileme sisteminin eDQE degerlendirmeleri igin farkli
kalinliklarda PMMA fantom kullanmistir. Bu ¢alismada degisen kalinliklarda PMMA

fantomlarla 6lgiilen TF degerleri Clavel ve arkadaslarinin bulgular: ile uyumludur.

Sagict varliginda elde edilen eMTF egrileri farkli tiip voltajlart i¢in karsilagtirilmistir
(Sekil 4.8). Elde edilen eMTF egrilerinin kVp’den bagimsiz oldugu goriilmistiir. Bunun
yaninda, yliksek kVp’lerde eMTF, disik frekans degerlerinde hafif bir disiis
gostermistir. Bunun sebebi artan demet enerjisi ile artan sacilmalardir. Benzer sonuclar
tiim grid tipleri ve sacici kalinliklarinda elde edilmistir. eMTF egrilerinin sagici kalinlig
ile degisimleri incelendiginde ise (Sekil 4.9) sagici kalinliginin artmasi ile, artan fantom-
dedektor mesafesi nedeniyle eMTF egrilerinin kesim frekanslarinin  diistiigii

goriilmektedir.

eNNPS egrilerinin de tiip voltaji ile degisimleri incelenmis ve artan tiip voltaji ile eNNPS
degerlerinin hafif bir bicimde artti§1 goriilmiistiir (Sekil 4.10). Bunun sebebi ise artan kVp
ile X-151n1 demetinin artan giriciligidir. eNNPS egrilerinin grid parametreleri ile degisimi
arastirtlmis ve eNNPS’in grid orani ile degisimi Sekil 4.11a’da, grid frekansi ile degisimi
ise Sekil 4.11b’de verilmistir. Artan grid oran1 ve grid frekansi ile eNNPS’te az miktarda
artis meydana geldigi gozlenmistir. Elde edilen bu sonug, grid oran1 ve grid frekansindaki
artisin goriintiiye ilave yapisal giirtiltii ekledigini ve bunun sonucu olarak eNNPS’in
arttigin1 gostermektedir. Sekil 4.12a ve b sirasi ile gridli ve gridsiz eDQE sonuglarinin
kVp’ye bagl degisimini vermektedir. Grid kullanildig1 durumda eDQE degerlerinin artan
kVp ile diisiik frekanslarda hafif bir bicimde azaldig1, grid kullanilmadiginda ise eDQE’in
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onemli bir bigimde kVp’ye bagli oldugu goriilmiistiir. Benzer bulgular Ertan ve
arkadaglar tarafindan da elde edilmistir (Ertan vd 2009). Sekil 4.13 ve Cizelge 4.3’te ise
farkl1 tipte gridlerle elde edilen eDQE sonuglar gridsiz olarak elde edilen eDQE sonucu
ile karsilagtirilmistir. Grid kullaniminin eDQE degerlerini diisiirdiigii goriilmiistiir. Bu
sonug, sacilan radyasyondaki azalimin, gridde sogurulan birincil foton kaybini telafi
edemedigini gostermektedir. eDQE’deki bu diisiis, artan grid orani ile artan birincil
sogurum sonucu daha da belirgin hale gelmistir. Sonuglar, 60 ¢¢/cm grid frekansi i¢in
artan grid orami ile eDQE’in azaldigin1 gostermektedir. Grid frekansinin ise eDQE
tizerinde Onemli bir etkisi gozlenmemistir. Elde edilen bulgular Bertolini ve
arkadaglarinin ayni goriintiileme dedektorii ile ayn1 kVp’de elde ettigi bulgularla
kiyaslanabilir diizeydedir. Bertolini ve arkadaslarmm 120 kVp igin 1.5mm™ frekans
degerindeki eDQE degeri 0.054 iken bu calismada bu deger 0.031 olarak elde edilmistir.
Aradaki farkin ¢caligmalarda kullanilan farkli fantom ve dedektoér dozundan kaynaklandigi

distiniilmektedir.

Calismada ayrica TF ve SF degerleri MCNP4C yazilimi kullanilarak teorik olarak da
hesaplanmistir. Elde edilen teorik sonuglar <%5 belirsizlige sahiptir ve deneysel 6l¢iim

sonuglari ile biiyiik 6l¢iide uyum gostermektedir.

Fiziksel ol¢iimlerin yan1 sira CDRAD 2.0 fantomu ile gergeklestirilen dl¢iimlerden elde
edilen kontrast-detay egrileri kullanilarak fiziksel 6lg¢timlerde kullanilan sagici kalinliklar
ve grid tipleri i¢in IQFinv degerleri hesaplanmistir (Sekil 4.19, 4.20 ve 4.21). Artan grid
orant ile IQFiny degerlerinde belirgin bir artis gozlenirken, degisen grid frekansinin IQFiny
sonuclarinda ¢ok az etkili oldugu goriilmiistiir. Artan sagict kalinlig1 ve tiip voltaji ile

beklenildigi gibi IQFiny degerleri azalmistir.

Calismada fiziksel 6l¢iim sonuclar1 ile 6znel degerlendirme sonuglarinin kiyaslanmasi
amaci ile IeDQE degerleri hesaplanmistir. Sekil 4.22a, b ve c siras1 ile 70, 90 ve 120
kVp’de, farkli grid oranlar i¢in 1eDQE-IQFiny iliskisini sagict kalinligina bagl olarak
vermektedir. 60 ¢¢/cm grid frekansi i¢in, grid oraninin eDQE iizerindeki etkisi artan tiip
voltaji ile daha belirgin hale gelmistir. Farkli grid oranlar1 i¢in [eDQE degerleri arasindaki
fark, 70 kVp’de diisiik sagilma miktar1 nedeni ile 90 kVp’ye kiyasla daha azdir. Ancak
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120 kVp’ye cikildiginda bu farkin yeniden azaldigr goriilmiistiir. Bu sonucun olasi
sebebinin, artan penetrasyon sonucu, gridin sa¢ilimi azaltma etkinliginin diismesi oldugu
diistiniilmektedir. IeDQE ve IQFiny degerleri arasindaki iliskinin incelenmesi i¢in Pearson
korelasyon katsayis1 hesaplamis ve sonuglar, iki nicelik arasinda kuvvetli bir korelasyon
oldugunu gostermistir. Tiim kosullar i¢cin korelasyon katsayist 0.96-0.98 arasinda
degismektedir. Bu sonuglar, IeDQE degerlerinin farkli dijital goriintiileme sistemlerinin
bagil performanslariin karsilastirilmasi ve optimizasyonu igin genel bir goriintii kalitesi

gostergesi olarak kullanilabilecegini gostermektedir (Bertolini vd 2012).

Sonug olarak, ¢alismanin bu asamasinda dijital radyografi sisteminin toplam sistem
performanst degerlendirilmesi kapsaminda ilk olarak grid parametrelerinin eDQE
tizerindeki etkisi arastirilmis ve eDQEmin artan grid orani ile azaldigi gozlenmistir.
Literatiirde farkli dijital goriintiileme sistemlerinin eDQE degerlendirmelerini i¢eren ¢ok
sayida calisma bulunmaktadir. Ancak eDQE degerlendirmeleri, gergek klinik kosullar
yansitmasi amaci ile grid ile gerceklestirilmesine ragmen grid parametrelerinin bu nicelik
tizerindeki etkisini arastiran bir calisma bulunmamaktadir. Literatiirde farkli sistem
performanslarinin eDQE bakimindan kiyaslanmasini iceren calismalarda sistemler arasi
kullanilan farkli grid tiplerinin eDQE {izerindeki etkisinin tam anlagilamadigi ve grid
ozelliklerinin arastirilmast gerektigi belirtilmistir (Bertolini vd 2012). Yapilan ¢alisma
sayesinde grid parametrelerinin eDQE parametresi lizerine etkileri hakkinda literatiire
onemli bir katki saglanmistir. Fiziksel goriintli kalitesi Ol¢iimleri ile dogrudan fantom
degerlendirmeleri (kontrast-detay analizi) arasindaki karsilastirma, [eDQE ve IQFiny
kullanilarak yapilmis ve iki yontem arasinda giiclii bir korelasyon elde edilmistir. Bu
sayede literatlirde ilk olarak fiziksel degerlendirme yontemleri ile fizikofiziksel
yontemler arasinda dogrudan korelasyon elde edilmistir. Bu sonug, leDQE'in toplam
sistem performansini degerlendirmek i¢in tek basina yeterli bir tanimlayici olarak
kullanilabilecegini gostermektedir. Sagilma kesri ve gecirim faktorleri i¢in deneysel
sonuglar MCNP4C simiilasyon programi kullanilarak Monte Carlo simiilasyonlar1 ile
karsilastirilmistir. Simiilasyon sonuglari, bu nicelikler i¢in deneysel sonuglarla anlaml
bir uyum gostermistir. Bu ¢alismanin en 6nemli avantaji, yazilan MC kodu sayesinde,
olduk¢a zahmetli ve zaman alic1 6l¢iimler gerektiren sagilim kesri ve gecirim faktorleri

Olctimlerinin simiilasyon ile ¢ok daha hizli bir bicimde elde edilebilmesidir.
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Calismanin bazi kisitlamalar1 da bulunmaktadir. ilk olarak, farkli hasta kalinliklarini
simiile etmek amaci ile PMMA fantomlar1 kullanilmistir. Toraks fantomu gibi bir
anatomik fantom kullanilmasi, klinik kosullara karsilik daha gerceke¢i sonuclar verebilir.
Calismanin bir bagka kisitlamasi ise sinirli sayida grid kullanilmasidir. Calisma, sonuglari

dogrulamak icin daha yiiksek grid oranlar1 ve grid frekanslarina genisletilebilir.

5.2 Goriintii Kalitesinin Fiziksel Olgiimleri ve Gozlemci Degerlendirmeleri

Arasindaki Korelasyon Sonug¢lar:

Her ne kadar dijital goriintilleme sistemleri ¢ok sayida avantaja sahip olsa da bazi
dezavantajlart da mevcuttur. Sahip olduklar1 genis dinamik aralik nedeni ile, hastalar
gereginden fazla radyasyon dozuna maruz kalirken hala ¢ok iyi bir goriintli kalitesi
sunabilirler. Bu nedenle hem goriintii kalitesini hem de radyasyon dozunu dikkate alarak
goriintiileme  sistemlerinin optimize edilmesi gerekir. Ancak goriintii kalitesinin
degerlendirilmesi doz degerlendirmelerinden ¢ok daha zor ve karmasiktir. Goriintiilleme
sistemlerinin  goriintli  kalitesinin degerlendirilmesi i¢in ¢ok farkli ydntemler
kullanilmaktadir. Literatiirde, degerlendirmelerin anlamli olabilmesi igin sistem
performansinin  fiziksel ~ Olglimlerinin,  gbézlemci  performansina  dayanan

degerlendirmelerle birlikte ytiriitiilmesi gerektigi vurgulanmaktadir.

Bu amagla, tez caligmasinin ikinci asamasinda fiziksel degerlendirme yontemleri ile
gozlemciye dayali 6znel degerlendirmeler arasindaki korelasyon arastirilmistir. Oznel
degerlendirmeler i¢in fizikofiziksel yontem (kontrast-detay analizi) ve Kklinik

degerlendirme yontemi kullanilmistir.

Calismada bes farkli dijital goriintiileme sistemi kullanilmistir. Sistemlerin farkli sagici
kalinliklarinda farkli tiip voltajlart i¢in eDQE egrileri elde edilmistir (Sekil 4.26-4.29).
Artan sagict kalinligi ile eDQE degerleri azalmistir. Sistemler arasi kiyaslamada en diisiik

eDQE degerleri fosfor plakasi graniil yapida tozlastirilmis fosfordan olusan Fuji CR
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sisteminde elde edilmistir. DRX-1C, Philips, Konica ve Fuji sistemlerinde artan tiip
voltaji ile eDQE degerleri azalirken, Toshiba sistemi i¢in en yiiksek degerler 102 kVp’de
elde edilmistir. Bunun sonucu olarak, benzer bulgular IeDQE sonuglarinda da
gozlenmistir (Sekil 4.30). Bu durum, Liitfi vd.’nin bulgulari ile agiklanabilir (Lutfi ve
Olgar 2017). Bu referans ¢aligmasinda, arastirmacilar, ayn1 goriintiileme sistemi igin
elektronik giiriiltiiniin diisiik dozlarda baskin oldugunu gostermistir. DRX-1C ve Philips
sistemleri i¢in elde edilen IeDQE sonuglari, Bertolini vd.’nin yakin tiip voltajinda ayni
goriintiileme sistemleri i¢in elde ettigi bulgularla uyumludur (Bertolini vd 2012).
Bertolini vd.’nin 120 kVp’de IeDQE degerleri DRX-1C ve Philips i¢in sirasiyla 0.189 ve
0.192 iken bu calismada 125 kVp’de 15 cm PMMA i¢in elde edilen degerler DRX-1C ve
Philips i¢in sirasiyla 0.126 ve 0.205 olarak elde edilmistir. DRX-1C dedektorii igin
referans calisma ile aradaki farkin, farkli grid tipi kullanilmasindan kaynaklandigi
diisiiniilmektedir (referans ¢alismada CDHR Chest fantom i¢in SF degeri 0.40 iken bu
calismada 15 cm PMMA igin 0.53 olarak dl¢tilmiistiir).

Her ne kadar ¢ogu radyoloji biriminde akciger incelemeleri i¢in yiiksek kVp teknigi
kullanilsa da elde edilen sonuglar [eDQE sonuglarina uyumlu bir bi¢imde [QFin ve VGA
degerlerinin artan kVp ile azaldigim1 gostermistir. Literatiirdeki baz1 ¢aligmalarda da bu

sonuca vartlmistir (Sandborg vd 2006, De Crop vd 2012, Moore vd 2013).

VGA yontemi kullanilarak yapilan klinik goriintii kalitesi degerlendirmeleri gergek hasta
goriintiileri ile veya alternatif olarak anatomik fantom goriintiileri kullanilarak
yapilabilmektedir. Gergek hasta goriintiilerinin kullanilmas1 durumunda sonuglar vakaya
bagli olmakta ve ¢ok sayida hasta goriintiisiiniin degerlendirilmesi gerekmektedir. Bu
calismada anatomik bir akciger/gogiis fantomu kullanilarak bu durum ortadan

kaldirilmistir.

Csl sintilatoriiniin kullanildig1 dijital radyasyon dedektorleri i¢in [eDQE sonuglari
karsilastirilabilecek seviyede iken, Baryum tabanli fosfor kullanilan CR sistemi ¢ok daha
diisiik sonuglar vermistir. En yiiksek IeDQE degerleri Philips’te elde edilmistir. Literatiir
caligmalarindan, eDQE degerlerinin artan radyasyon dozu ile azaldigi bilinmektedir

(Samei vd 2008, Bertolini vd 2012). DRX-1C dedektoriiniin otomatik 1sinlama kontrolii
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ile elde edilen dozlar1 Philips’e kiyasla daha yiiksek oldugundan (~ 3-3.5 pGy),
beklenildigi gibi IeDQE sonuglar1 Philips’ten daha diisiiktiir. Toshiba, Philips ile
neredeyse ayni piksel boyutuna sahip olmasina ragmen (Toshiba igin d=0.143um, Philips
icin d=0.148 um) ayni doz seviyesinde Toshiba’nin IeDQE sonuglar1 Philips’ten daha
diistiktiir. Bu ise, sistemlerde kullanilan farkli oranlara sahip gridlerle aciklanabilir. Tez
calismasi kapsaminda grid parametrelerinin eDQE iizerine etkisinin arastirilmasi amaci
ile gerceklestirilen calismalardan artan grid orani ile eDQE’in azaldig1 gosterilmisti. DR
sistemleri arasinda Toshiba en yiiksek grid oranina sahiptir ve bunun sonucu olarak daha
diisiik IeDQE sonuglar1 elde edilmistir. DR sistemleri arasinda en diisiik degerler Konica
icin elde edilmistir. Bunun en 6nemli nedeni ise piksel boyutunun diger ii¢ DR sistemine
kiyasla belirgin oOlclide biiylik olmasidir. En disik IeDQE sonuglart ise Fuji CR
sisteminde gézlenmistir. Bunun nedeni, bu dedektérde kullanilan dedektdr malzemesinin
graniil yapida fosfor tabakadan olusmasidir. Ote yandan, bu ¢aligmada kullanilan tiim DR
sistemlerinde yapilandirilmig (igne yapili) Csl sintilatorii kullanilmistir. Bu ise, [eDQE
degerlerinin Fuji CR sisteminde, DR sistemlerine kiyasla 6nemli dl¢ilide diisiik olmasina

neden olmustur.

Kontrast-detay dedeksiyon calismalarinda da fiziksel 6l¢iim sonuglarina benzer bulgular
elde edilmistir. Farkl tiip voltajlari, fantom kalinliklar1 ve goriintiilleme sistemleri i¢in
tekrarlanan tic CDRAD fantom goriintiisiinden hesaplanan ortalama IQFiny degerleri Sekil
4.31’de verilmistir. 1QFiny degerleri, DRX-1C, Philips, Konica ve Fuji i¢in artan tiip
voltaji ile azalirken, Toshiba i¢in fiziksel degerlendirme sonuclarinda oldugu gibi 102
kVp’de en yiiksek degerine ¢ikmaktadir. En yiliksek IQFiny sonuglar1 Philips sisteminde,

en diisiik IQFinv sonuclari ise Fuji sisteminde gozlenmistir.

Fiziksel ve fizikofiziksel degerlendirmelerle klinik degerlendirmelerin kiyaslanmasi
amact ile VGA yontemi kullanilmigtir. Alti gézlemcinin puanlama sonuglarindan
hesaplanan ortalama VGA sonuglar1 tiim sistemler i¢in karsilastirilmistir (Cizelge 4.8).
VGA sonuglart incelendiginde, diger yontemlerle uyumlu olarak en yiiksek degerlerin

Philips’te, en diisiik degerlerin ise Fuji’de elde edildigi goriilmiistiir.
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1eDQE, 1QFiny ve VGA arasinda karsilagtirma yapilabilmesi i¢in 15 cm PMMA ile elde
edilen 1eDQE ve IQFiny sonuglart kullanilmistir. Goriintii kalitesinin degerlendirilmesinde
kullanilan farkli yontemler arasindaki iliskinin aragtirilmasi amaci ile Spearman
korelasyon katsayist hesaplanmistir. Sonuglar, IeDQE ile klinik goriintii kalitesi
degerlendirmeleri arasinda ¢ok giiclii bir korelasyon oldugunu gostermistir (rmin=0.91,
p<0.033). Benzer sonuglar IQFiny ile VGA arasinda da gézlenmistir (rmin=0.91, p<0.015).
Gozlemciler aras1 anlamli bir uyum elde edildiginden (r = 0.92, p<0.008) hesaplamalara
alti gozlemcinin de puanlamalar1 dahil edilmis ve VGA hesaplamasinda ortalama
puanlamalar kullanilmistir. Bu sonuglar, klinik goriintii kalitesinin hem fiziksel hem de

kontrast-detay dedeksiyonu ¢aligmalarindan tahmin edilebilecegini gostermistir.

Literatiirde farkli goriintii kalitesi degerlendirme yontemleri arasindaki iliskinin
arastirilmasina yonelik olarak oldukga sinirli sayida ¢alisma bulunmaktadir. Yayinlanan
genis kapsamli arastirma raporlarinda da yontemler arasi iliskinin hala tam olarak
anlagilamadig1 vurgulanmaktadir. Literatiirdeki calismalarin en 6nemli eksikligi klinik
degerlendirme yontemleri ile fiziksel Ol¢lim yontemleri kiyaslanirken fiziksel
degerlendirmelerin sadece dedektdér performansinmi igerecek oOlgiimlere dayanmasidir.
Baz1 ¢alismalarda ise fiziksel Ol¢limlere yer verilmemistir. Bunun yani sira yapilan
caligmalarin ¢ogu tek bir radyografi sisteminde oldukga sinirli sayida hasta goriintiisii
tizerinden gerceklestirilmistir. Bu ise elde edilen bulgularin istatistiksel acidan
gecerliligini oldukg¢a zayiflatmaktadir. Yapilan bu ¢alismada literatiirde ilk defa klinik
kosullarin dahil edildigi fiziksel 6l¢tim sonuglari ile fizikofiziksel ve klinik degerlendirme
bulgular1 karsilastirilmistir. Bu ise klinik degerlendirmelerle yapilan karsilagtirmalar:
daha anlamli hale getirmistir. Farkli 6zelliklerde ¢ok sayida goriintiileme sistemi
kullanilarak elde edilen yiiksek korelasyon sonuglari ¢alismanin istatistiksel gegerliligini

kuvvetlendirmistir.

5.3 Cok Amach Goriintii Kalitesi Fantomu Sonuclari

Calismada kullanilan sayisal radyografi sistemlerinde ilk olarak standart fantomlarla
eMTF, eNNPS, eDQE gibi sayisal performans parametreleri farkli kalinliklarda sagici
ortam ile (10cm, 15cm, 20cm ve 25¢cm PMMA) ti¢ farkli demet kalitesi (70, 90 ve
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120kVp) kullanilarak hesaplanmistir. Sonuglar incelendiginde Philips Trixell Pixium
dedektoriiniin - kullanildigi Philips DigitalDiagnost sisteminin sacilim kesirlerinin
Carestream DRX-1C dedektoriiniin kullanildigi GE Silhouette VR sistemine gore daha
yuksek oldugu gézlenmistir. Bunun nedeni Philips’te kullanilan grid oraninin (grid oran:
8.1) GE’ de kullanilan grid oranindan (grid orani: 10:1) daha diisiik olmasidir. [eDQE
sonuclarinin kiyaslanmasinda, Philips’in [eDQE sonuglarinin DRX-1C detektérden daha
yuksek oldugu gozlenmistir. Bu sonug, artan grid orani ile birlikte sagilan radyasyondaki
azalimin, gridde sogurulan etkin foton kaybini telafi edemedigini gostermistir (Ertan vd
2009, Park vd 2014). Artan sagict kalinligr ile IeDQE degerleri azalmaktadir. Bunun
nedeni artan sagici kalinlig1 ile sagilim kesrinde meydana gelen artigtir. Bu ¢alismada elde

edilen sonuclar literatiirde ayni1 sistemlerle elde edilen sonuglarla uyum igerisindedir

(Bertolini vd 2012).

SNR ve C sonuglart DRX-1C i¢in daha yiliksek bulunmustur. Bu beklenen bir sonugtur.
Ciinkii bu sistemde daha yiiksek grid oranli ve daha yiiksek frekansh grid kullanimi

sacilan radyasyonu daha fazla engellediginden goriintii kalitesi de artmaktadir.

Proje kapsaminda yapilan Monte Carlo modellemelerinde 6ncelikle kodun dogrulugunu
teyit etmek amaci ile mevcut PMMA fantomlarmin TF hesaplamalar1 yapilmistir.
PMMA'’lardan deneysel olarak elde edilen TF sonuglar1 ile Monte Carlo sonuglari
kiyaslandiginda sonuglarin yiiksek uyum igerisinde oldugu ve en yiiksek sapmanin %0.35
oldugu tespit edilmistir. Bu da bize Monte Carlo simiilasyonlarmin dogru sonuclar

verdigini gostermistir.

Projenin baslangicinda YYPE malzemesi ile deneysel Ol¢iim yapmak miimkiin
olmadigindan YYPE’ye ait TF degerleri Monte Carlo simiilasyonu ile elde edilmistir ve
simiilasyon sonuglart incelendiginde YYPE’nin PMMA’ya alternatif olarak
kullanilabilecegi sonucuna ulasilmistir. Sonraki asamada PETKIM PETROKIMYA
Holding A.S.’den graniil formda hibe olarak temin edilen malzeme ile fantomlar
hazirlanmistir. TF degerleri i¢in deneysel ve simiilasyon sonuglari arasindaki maksimum
standart sapma %0.42’dir. eDQE oOlc¢limlerinde kullanilacak modiil i¢in Enstitii

biinyesindeki tungsten kenar fantomu kullanilmis ve sacilim kesirlerinin dlgiilmesi i¢in
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ise 3 mm capindaki kursun ¢gubuk 6 mm uzunlugunda kesilerek fantoma monte edilmistir.
Hazirlanan eDQE modiilii ile gergeklestirilen deneysel dl¢liimler sonucunda elde edilen
eDQE egrilerinin PMMA fantomlar ve QRM beam stop fantom kullanilarak
gergeklestirilen 6l¢lim sonuglari ile uyum igerisinde oldugu goézlenmistir. Benzer bigimde
eDQE egrilerinden hesaplanan IeDQE sonuglari incelendiginde PMMA ile YYPE
arasinda yliksek korelasyon tespit edilmistir (r > 0.95). Literatiirde ayni sistemlerle
yapilan ¢aligmada Philips ve DRX-1C i¢in 120 kVp’deki IeDQE sonuglar1 sirasiyla 0.192
ve 0.189 olarak elde edilmistir (Bertolini vd 2012). Bu ¢alismada ayni sistemlerde ayni
tiip voltajinda 15 cm sagic1 kalinliginda elde edilen sonuglar Philips dedektoriinde PMMA
ve YYPE igin sirasiyla 0.228 ve 0.208; DRX-1C dedektoriinde ise PMMA ve YYPE i¢in
sirastyla 0.144 ve 0.160 seklindedir. Aradaki farklilik literatiirde kullanilan fantomun
farkli olmasindan kaynaklanabilecegi diisiiniilmektedir. Sonug olarak hazirlanan modiil
ile eMTF, eNNPS, SF o6l¢iimleri eszamanli olarak gerceklestirilebilmekte ve eDQE
analizi yapilmasia olanak saglamaktadir. Bu sayede eDQE analizi i¢in gerekli olan

PMMA, QRM beam stop fantom ihtiyac1 ortadan kalkmistir.

SNR, C ve HCSR gibi niceliklerin degerlendirmelerin es zamanli yapilabilmesi i¢in
tasarlanan fantomda bu niceliklere ait elde edilen sonuglar LCD4 fantomundan elde
edilen sonuglarla yiiksek uyum gostermistir. Iki fantom arasindaki kontrastlar arasindaki
maksimum standart sapma %7,7 olarak bulunmustur. Bu da bize, tasarlanan fantomun
goriintii  kalitesi Ol¢limii i¢in  kullanilabilecegini  gostermektedir. Sonuglarimiz
literatiirdeki sonuglarla da kiyaslanmistir. Vano ve arkadaglar1 (2010) Leeds TOR 18-FG
fantomunu degisen kalinliklarda sagici (8, 12, 16 cm PMMA) arasina yerlestirmis ve hem
Flat panel dedektérde hem de goriintii giiclendirici tabanli floroskopi sisteminde (Image
Intensifier, II) HSCR 6l¢timii yapmustir. Literatiirdeki ¢calismada Flat panel dedektdrde 8
cm PMMA ile elde edilen HCSR degeri 7.3 olarak bulunurken bizim ¢aligmamizda 10
cm PMMA ve YYPE i¢in elde edilen sonuglar sirasiyla 6.1 ve 5.8 seklindedir. Hazirlanan
bu fantom sayesinde tek bir fantom iizerinde sinyal-giiriiltii orani, algak kontrast ve
yiksek kontrast aymrma giicii gibi birden fazla parametre eszamanli olarak
degerlendirilebilmektedir. Hazirlanan bu fantomun en énemli iistiinliiklerinden bir tanesi
de Olciimler i¢in gerekli olan birden fazla fantom kullanma gereksinimini ortadan

kaldirmasidir.

157



Sonug olarak, ¢alisma kapsaminda hazirlanan fantomlar i¢in kullanilan malzeme hibe
olarak temin edilmis, fantomlara yerlestirilen malzemeler tamamen enstitiiden temin
edilmis ve hazirlanan fantomlar es zamanli olarak birden fazla Olgiimiin
gergeklestirilmesine olanak saglamistir. Fantomlarin ¢ok diisiik maliyetle hazirlanmis
olmasi (plakalarin hazirlanmasi i¢in hazirlatilan teflon kaliplar ve ¢izgi ¢ifti fantomu
disinda ek bir biitce gerekmemistir), es zamanl gergeklestirilebilen 6l¢timlerle is yiikiinii
onemli Ol¢iide azaltmis olmasi ve iki farkli sayisal radyografi sisteminde standart
fantomlarla elde edilen sonuglarla uyumlu sonuglar vermesi bakimindan hazirlanan
fantomlar piyasadaki mevcut standart fantomlara alternatif olarak kullanilabilecektir. Cok
diisiik maliyetle iiretilmis ilk yerli fantom olmasi bakimindan bu alanda yapilacak olan

calismalara biiylik katki saglayacaktir.
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EK-1

Monte Carlo simiilasyon yontemi ile sacilma kesri hesaplamalar icin QRM beam

stop fantomunun modellemesi i¢in hazirlanan MNCP girdi dosyasi

Beam stop fantom modelleme

C eeenn hucre kartlari .....

c x-isini kaynagi

101 9 -0.001205 101 -102 103 -104 105 -106

c

c GRID

200 6 -11.35 211 -212 203 -204 205 -206 $ trcl=200
201 2 =2.7 212 -213 203 -204 205 -206 $ trcl=201
c 202 6 -11.35 213 -214 203 -204 205 -206 trcl=202
c 203 2 -2.7 214 -215 203 -204 205 -206 trcl=203
c 204 6 -11.35 215 -216 203 -204 205 -206 trcl=204

202 1like 200 but trcl 202

203 1like 201 but trcl 203

204 1like 200 but trcl 204

205 1like 201 but trcl 205

206 1like 200 but trcl 206

207 1like 201 but trcl 207

c

c daire izdusumlu demeti 10 cm * 10 cm karelestiren pencereler
311 9 -0.001205 311 -312 313 -314 315 -316
312 9 -0.001205 317 -318 313 -314 315 -316
313 9 -0.001205 312 -317 319 -320 315 -316
314 9 -0.001205 312 -317 321 -322 315 -316

c
c beam stop array hucresi
c universe tanimla
511 6 -11.35 -511 512 -513 u=4
512 5 -1.9 #511 u=4
c sonlu boyut vermek icin universe'i sinirla
521 5 -1.9 521 -522 523 -524 525 -526 u=5
c lattice'i olustur: x/i y/j z/k
lat=1 fill=-6:5 -6:5 0:0
555555555555
555555555555
54 4 4 4 44 4 44405
54 4 4 4 44 4 44405
54 4 4 4 4 4 4 4 4 45
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811
812

821

831

998

c kayn
101 px
102 px
103 py
104 py
105 pz
106 pz
107 pz
c

c grid
203 py
204 py
205 pz

535 =536
715 -716
805 -806

825 -826

835 -836

54 4444444445

54 4 4 4 4 4 4 4445

54 4 4 4 4 4 4 44 45

54 4 4 4 4 4 4 4 445

54 4 4 4 4 4 4 44 45
555555555555
555555555555

hucreyi lattice ile doldur

5 -1.9 531 -532 533 -534
PMMA fantomu

5 -1.9 711 -712 713 -714
dedektor hucresi
universe tanimla

8 -4.51 801 -802 803 -804
0 #811

sonlu boyut vermek icin universe'i sinirla
9 -1.2e-3 821 -822 823 -824
lattice'i olustur: x/i vy/j =z/k
lat=1 fill=-5:5 -5:5 0:0
1 120r

hucreyi lattice ile doldur

9 -1.2e-3 831 -832 833 -834
ic dunya

9 -0.001205 -999 #101 #311 #312 #313 #314 #411 #531 #711 #831

#200 #201 #202 #203 #204 #205 #206 #207

dis dunya
0 999
. yuzey kartlari .....
ak duzlemleri: kup, a=1 mm
-0.05
0.05
-0.05
0.05
179.95
180.05
180.0 $ kaynak yuzeyi

yuzeyleri 200 ile
-5.5

5.5

5.7
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206 pz 5.82

211 px 0.0

212 px 0.0045
213 px 0.0165
214 px 0.021
215 px 0.033
216 px 0.375

c

c karelestirici pencere duzlemleri
311 px -12.5

312 px -0.78567

313 py -12.5

314 py 12.5

315 pz 169.09

316 pz 170.0

317 px 0.78567

318 px 12.5

319 py -12.5

320 py -0.78567

321 py 0.78567

322 py 12.5

c

c beam stop array yuzeyleri
511 ¢/z -1.0 -1.0 0.15

512 pz 5.1

513 pz 5.7

(e}

521 px -2.0
522 px 0.0
523 py -2.0
524 py .0
525 pz 5.1
526 pz .7
c

531 px -12.0
532 px 12.0
533 py -12.0
534 py 12.0
535 pz 5.1

536 pz 5.7
c PMMA fantomu duzlemleri
711 px -13.0
712 px 12.0
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713 py -
714 py
715 pz
716 pz

c dedekt
801 px
802 px
803 py
804 py
805 pz
806 pz
821 px
822 px
823 py
824 py
825 pz
826 pz

c

831 px
832 px
833 py
834 py
835 pz
836 pz

c dis du
999 so 2

mode p $
imp:p 1
c kaynak
sdef par
sur
ccc
pos
vec
dir

erg

c
c dir di
c dedekt
c odak-d

sil h 0
0.99521

12.0
13.0
0.0
5.0
or yuzeyleri
-0.5
0.5
-0.5
0.5
-0.06
0.0
-0.5
0.5
-0.5
0.5
-0.06
0.0

-5.5
5.5
-5.5
5.5
-0.06
0.0
nya icin kuresel yuzey
00.0

veri kartlari .....

problem turu karti
8r 0 3r 1 10r 0 $ hucrelerin foton onemi

karti

2 $ kaynagin uretecegi parcacik turu (2=foton)
107 $ tum parcaciklar bu yuzeyin uzerinde oykuye baslar
101 $ tum parcaciklar bu hucrede oykuye baslar

0.0 0.0 180.0

0.0 0.0 -1.0 $ dogrultu dagilimi icin referans vektor
dl $

$

d2

parcaciklarin dogrultu dagilimi

kaynak parcaciklarin enerji spektrumu

: parcaciklarin dogrultu dagilimi

or yuzeyinde dairesel demet izdusumu icin: 25cm*25cm kare FOV
edektor mesafesi: 180.0 cm

.99521 1.0 $ = cos(arctan{sqgrt(2)*12.5/180}) = cos 5.60899
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spl d 0.0 1.0 $ 5.60899 derecelik konik dagilim
c

c erg d2: kaynak parcaciklarin enerji spektrumu
c Cranley K, Gilmore B, Fogarty G and Desponds L,

c IPEM Report 78: Catalogue of diagnostic X-ray spectra and other data,
1997.

¢ (http://www.ipem.org.uk.)

sc2 70kVp X-isini spektrumu: W hedef, 12der. anod, 3.5mm Al filtre (IPEM
Rep.78)

# si2 sp2

1 d

0.0130 0.00002 0.0285 0.76954 0.0440 0.88138 0.0595 0.37153
0.0135 0.00007 0.0290 0.80215 0.0445 0.86836 0.0600 0.34712
0.0140 0.00020 0.0295 0.82776 0.0480 0.76372 0.0605 0.32923
0.0145 0.00052 0.0300 0.85368 0.0450 0.85407 0.0610 0.31140
0.0150 0.00119 0.0305 0.87994 0.0455 0.84031 0.0615 0.29363
0.0155 0.00246 0.0310 0.89803 0.0460 0.82562 0.0620 0.27590
0.0160 0.00471 0.0315 0.91961 0.0465 0.81004 0.0625 0.25823
0.0165 0.00825 0.0320 0.93574 0.0470 0.79556 0.0630 0.24039
0.0170 0.01379 0.0325 0.95110 0.0475 0.77992 0.0635 0.22284
0.0175 0.02149 0.0330 0.96367 0.0485 0.74830 0.0640 0.20535
0.0180 0.03212 0.0335 0.97403 0.0490 0.73207 0.0645 0.18773
0.0185 0.04605 0.0340 0.98247 0.0495 0.71508 0.0650 0.17020
0.0190 0.06335 0.0345 0.98999 0.0500 0.69879 0.0655 0.15290
0.0195 0.08461 0.0350 0.99416 0.0505 0.68185 0.0660 0.13553
0.0200 0.10947 0.0355 0.99807 0.0510 0.66492 0.0665 0.11826
0.0205 0.13736 0.0360 1.00000 0.0515 0.64797 0.0670 0.10323
0.0210 0.17032 0.0365 0.99958 0.0520 0.63044 0.0675 0.08398
0.0215 0.20480 0.0370 0.99892 0.0525 0.61352 0.0680 0.06699
0.0220 0.24342 0.0375 0.99629 0.0530 0.59602 0.0685 0.05009
0.0225 0.28322 0.0380 0.99343 0.0535 0.57855 0.0690 0.03386
0.0230 0.32593 0.0385 0.98863 0.0540 0.56109 0.0695 0.01660
0.0235 0.36741 0.0390 0.98260 0.0545 0.54312 0.0700 0.00138
0.0240 0.41351 0.0395 0.97638 0.0550 0.52570

0.0245 0.45599 0.0400 0.96897 0.0555 0.50780

0.0250 0.49741 0.0405 0.96038 0.0560 0.48994

0.0255 0.54192 0.0410 0.95097 0.0565 0.47211

0.0260 0.58417 0.0415 0.94044 0.0570 0.45432

0.0265 0.62312 0.0420 0.92979 0.0575 0.43655

0.0270 0.66379 0.0425 0.91903 0.0580 0.42251

0.0275 0.70008 0.0430 0.90656 0.0585 0.40072

0.0280 0.73775 0.0435 0.89495 0.0590 0.38305
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c malzeme bilesimleri
¢ Aluminum, rho=2.7 g/cm3
m2 12000 -1.0
¢ PMMA, rho=1.19 g/cm3
m5 1000 -0.080538

6000 -0.599848

8000 -0.319614
¢ Kursun, rho=11.35 g/cm3
mé6 82000 -1.0
c CsI, rho=4.51 g/cm3
m8 53000 -0.488451

55000 -0.511549

¢ hava, rho=0.001205 g/cm3
m9 6000 -0.000124

7000 -0.7553

8000 -0.2318

18000 -0.0128
c
c tally karti
f6:p (811 < 821 [-5:5 -5:5 0:0])
c f4:p (811 < 821 [-5:5 -5:5 0:0])
c
e0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07

c oyku karti

nps leé6

prdmp le6 1le6 1 2

print 128

c

tr400 0.0 0.0 0.0 0.99863 0.05234 0 -0.052336 0.99863 0 00
1

c

tr200 0.0 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr201 0.0 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr202 0.0165 0.0 0.0 1.0 00 010 001 1
tr203 0.0165 0.0 0.0 1.0 00 010 001 1
tr204 0.0330 0.0 0.0 1.0 00 010 001 1
tr205 0.0330 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr206 0.0495 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr207 0.0495 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr208 0.0660 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr209 0.0660 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr210 0.0825 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
tr211 0.0825 0.0 0.0 1.0 0 0 010 001 1
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tr2l2
tr213
tr214
tr215
tr216
tr2l6

O O O O O o

.0990
.0990
.1155
.1155
.1320
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O O O O o o
. . . . . .

O O O O o o

O O O O o o
. . . . . .
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e
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EK-2

C# programlama dili kullamlarak YYPE icin hesaplanan lineer azalim katsayilari

POL.h
The photoslectric, rayleigh, and compton attsnvation cosfficients
for polistilen (0.87 gr / cm3)
Generated by:
As=na YALCIN
1g8/5/2018

1z

Niklesr Bilimler

float muphoto[791]

MWW OWE 0w WwHEERERJEOO WS R bR

9.7

.54e770e+01,
.638436=+00,
.41%9135e-01,
.725588e-01,
.09203%82-01,
.5848%7e-02,
.1739%5%e-02,
.763101e-02,
.300443e-02,
.377857=-03,
.502217e-03,
.626578e=-03,
.888107=-03,
.114%€4e-02,
.44111€e-02,
.TET2€52-02,
.346188e-02,
.251071e-03,
.0402€0e-03,
.2944%45e-04,
.€68011%e-04,
.065743e-04,
.4513€7e-04,
.3369%1e-04,
.222614e-04,
.608238e-04,
.993862e-04,
.37948€e-04,
.765110e-04,

8

RS P I T T T SO I 6 VY T S S S S VR I R S S o T ST R Sl

.€7181%e+00,
.395131e+00,
.880425e-01,
.58887%8e-01,
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