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OZET

Yiksek Lisans Tezi

FARKLI DIJITAL RADYOGRAFI SISTEMLERININ KONTRAST-AYRINTI
DEDEKSIYONU VE DEDEKSIYON KUANTUM ETKINLIGi (DQE) ACISINDAN
KARSILASTIRILMASI
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Medikal Fizik Anabilim Dali
Saglik Fizigi Yiiksek Lisans Programi

Danisman: Dog. Dr. Turan OLGAR

Bu tez c¢alismasinda, farkli dijital radyografi sistemlerinin goriintii kalitesi performanslart
kontrast-ayrint1 analizi ve dedeksiyon kuantum etkinligi agisindan incelenmistir. Kontrast-
ayrinti analizi Ol¢limleri, her bir klinikte kurulu dijital radyografi sistemlerinde en ¢ok
gerceklestirilen radyografik incelemeleri simiile eden PMMA kalinliklarinda Kontrast-ayrinti
fantomu (CDRAD) kullanilarak gergeklestirilmigtir. Kontrast-ayrinti fantomu, her bir
incelemeyi simiille eden PMMA kalinliklarinin arasina fantomun her iki tarafinda esit kalinlik
olacak sekilde yerlestirilerek 1smmlanmistir. Kontrast-ayrinti  olgiimleri, Avrupa Birligi
Komisyonu EUR 16260 protokoliinde radyoloji kliniklerinde gergeklestirilen radyografik
incelemeler icin Onerilen 1sinlama sartlarinda ve halihazirda kliniklerde goriintiileme
teknikerleri tarafindan uygulanan 1sinlama sartlarinda gerceklestirilmistir. Her iki protokol ile
kliniklerde en ¢ok gerceklestirilen goglis, karmn, pelvis ve lomber vertebra radyografi
incelemeleri i¢in elde edilen kontrast ayrinti analizi test sonuglari karsilastirilmistir. Dijital
radyografi goriintilleme dedektorlerinin kendilerine has goriintii kalitesi performanslari,
dedeksiyon kuantum etkinliginin dlglilmesi ile saptanmustir. Dedektorlerin kantitatif goriintii
kalitesi 6lgiimleri ile kontrast-ayrint1 analizi testi sonuglar1 karsilastirilarak aralarinda bir iligki
olup olmadigina bakilmistir. Radyografik incelemeler i¢in etkin dozlar, PCXMC 2.0 Monte
Carlo tabanli etkin doz hesaplama programi ile bulunmustur. Dort farkli dijital radyografi
goriintiileme sistemi arasinda en iyi kontrast-ayrinti dedeksiyonu, kiiglik piksel boyutuna ve
yiiksek grid oranina sahip Toshiba diiz panel goriintiileme sisteminde elde edilirken, en diigiik
kontrast ayrint1 dedeksiyonu ise biiyiik piksel boyutuna sahip ve dedektor yapisi geregi diiz
panel dedektorlere gore daha diisiik kalitede radyografik goriintiileme saglayan Fuji bilgisayarli
radyografi sistemi icin elde edilmistir. Ayn1 goriintiileme sistemleri i¢in gergeklestirilen fiziksel
goriintii  kalitesi Olgiimleri (Modiilasyon Transfer Fonksiyonu, Normalize Giiriltii Giig
Spektrumu ve Dedeksiyon Kuantum Etkinligi) de benzer sonuglar vermistir. Tiim kliniklerde
yaygin bir sekilde gergeklestirilen radyografi incelemeleri igin segilen 1sinlama protokollerinin,
EUR 16260 protokoliinde onerilen iginlama parametreleri ile biiyiikk 6lgiide uygunluk
gosterdigi  gorilmiistiir. Bilgisayarli radyografi sisteminde simiile edilen radyografik
incelemeler i¢in hesaplanan etkin dozlar, bu tip dedektdriin diiz panel detektorlere gore daha
diisiik dedeksiyon kuantum etkinligine sahip olmasindan ve dolayisiyla daha yiiksek dedektdr
giris dozu degeri gerektirmesinden dolay1 diger detektorlere nazaran daha yiiksek bulunmustur.

2019, 103 sayfa
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ABSTRACT

Master Thesis

COMPARISON OF DIFFERENT DIGITAL RADIOGRAPHY SYSTEMS IN TERMS OF
CONTRAST-DETAIL DETECTABILITY AND DETECTIVE QUANTUM EFFICIENCY

(DQE)
Tugba CELIK

Ankara University
Institute of Nuclear Sciences

Supervisor: Dog. Dr. Turan OLGAR

In this thesis, image quality performances of different digital radiography systems are examined
in terms of contrast-detail analysis and detective quantum efficiency. Contrast-detail analysis
measurements were performed using the contrast-detail phantom (CDRAD) at PMMA
thicknesses simulating the most common radiographic examinations performed on digital
radiography systems installed in each clinic. The contrast-detail phantom was irradiated
between the PMMA thicknesses simulating each examination, with equal thickness on both
sides of the phantom. Contrast-detail measurements were performed under the irradiation
conditions recommended by Commission of the European Communities EUR 16260 protocols
for radiographic examinations performed in radiology clinics and under the irradiation
conditions currently applied by imaging technicians in clinics. According to both protocols,
contrast-detail analysis test results were obtained for the most commonly performed chest,
abdominal, pelvic and lumbar spine radiographic examinations in the clinics and they were
compared. The inherent image quality performances of digital radiography imaging detectors
were determined by measuring the detective quantum efficiency. Quantitative image quality
measurements of the detectors and contrast-detail analysis test results were compared to see if
there is a relationship between them. Effective doses for radiographic examinations were
determined by using PCXMC 2.0 Monte Carlo based effective dose calculation program.
Among the four different digital radiography imaging systems, the best contrast-detail detection
is achieved in the Toshiba flat panel imaging system with small pixel size and high grid ratio,
while the lowest contrast detail detection was obtained for the Fuji computerized radiography
system, which has a large pixel size and provides lower quality radiographic imaging than the
flat panel detectors due to its detector structure. Physical image quality measurements
(Modulation Transfer Function, Normalized Noise Power Spectrum and Detective Quantum
Efficiency) were performed for the same imaging systems gave similar results. The irradiation
protocols chosen for radiography examinations commonly performed in all clinics have been
found to be highly compatible with the irradiation parameters recommended in the EUR 16260
protocols. The effective doses calculated for the simulated radiographic examinations in the
computed radiography system were found to be higher than other detectors because this type of
detector had lower detective quantum efficiency than flat panel detectors and therefore required
higher incident detector air kerma value.

2019, 103 pages
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1. GIRIS

Rontgen’in 1895 yilinda X-isinlarint ilk  kesfinden bu yana radyografik filmler,
radyolojik goriintiilemede kullanilmaktadir. Son 20 yili askin silirede bilgisayar
uygulamalarinda ve radyolojik teknolojilerde gelismeler meydana gelmistir. 1977
yilinda ilk kez Kruger tarafindan dijital anjiyografinin tanimlanmasi ve 1980 yilinda
klinik olarak uygulanmasindan bu yana giinlimiizde gelisen teknoloji ile birlikte klinik

uygulamalar tamamen dijital hale gelmistir (Korner 2007, Oliveira ve Langa 2011).

Dijital sistemlerin en belirgin avantajlari arasinda tamamen dijital arsivleme ve hastane
ici iletisimi saglayan PACS (Picture Archive and Communication System) sistemine
sahip olmasi, goriintiilerin dijital olarak saklanabilmesi ve goriintiilere erisimin kolay

olmasi sayilabilir (Korner 2007).

Dijital sistemlerin beraberinde getirdigi kolayliklarla birlikte genis bir dinamik araliga
sahip olmalar1 da avantajlar1 arasindadir. Genis dinamik aralik daha iyi bir goriintii
kalitesi elde etme imkani saglasa da; hastalar fazla doza maruz kalabilir. Tanisal
radyoloji uygulamalarinda radyasyon dozunun mimkiin oldugunca azaltilmasi
onemlidir. Ancak; goriintii kalitesi doz ile dogrudan iligkilidir ve goriintii kalitesi
radyografik prosediiriin tanisal degerlendirmesinde hatalara sebep olmayacak kadar
diisiik olmamalidir. Bu sekilde doz ve goriintli kalitesi arasinda bir denge kurulmasi

slireci, optimizasyon olarak adlandirilir (Alzimami vd. 2008).

Optimizasyon c¢aligmalarinda; hasta dozunun belirlenmesi ve degerlendirilmesi
onemlidir. Etkin doz, radyasyonun stokastik etkisinin yol agacagi saglik problemleri ile
dogrudan ilgkilidir (ICRP 2007, Chen vd. 2011). (Alzimami vd. 2008, Mourik vd.2015,
Thompson ve Lynch 2016, Paydar vd. 2017). Bu ¢alismalardan Paydar vd. ¢alismasinda
farkli kaynak fantom mesafeleri i¢in ve farkli kilovoltajlarda doz o&lglimleri
gerceklestirilmis ve aynm1 zamanda CDRAD fantomu goriintiileri alimmistir. Bu
caligmanin sonuglarina gore demet enerjisi arttikga, ED (etkin doz) degerinin arttigi
gozlenmistir. 85 kVp ve 95 kVp icin CR cihaz ile aliman goriintiiler igin yiiksek

voltajlarda alinan goriintiilere gére daha iyi goriintii kalitesi elde edilmistir ve etkin doz



degerlerinin 125 kVp i¢in elde edilen ED degerlerine gore sirast ile % 13 ve % 4 daha

az oldugu gozlenmistir.

Geleneksel film-ekran (SF), bilgisayarli radyografi (CR) sistemleri i¢in ve yeni nesil
direk ve indirek diiz panel (Flat Panel, FP), dijital radyografi sistemlerinin performans
degerlendirilmesi ile ilgili bir ¢cok ¢alisma mevcuttur. Oncelikli galismalar; fiziksel
goriintii kalitesinin Olgiilmesinde kullanilan modiilasyon transfer fonksiyonu (MTF),
guriiltii giic spektrumu (NPS), dedeksiyon kuantum etkinligi (DQE) parametrelerini
temel almistir (Samei ve Flynn 2003, Neitzel vd. 2004, Borasi vd. 2006, Rivetti vd.
2009, Rivetti vd. 2011, Bertollini vd. 2012, Rivetti vd. 2013, Giiven 2014, Bor vd.
2019). Fiziksel degerlendirmeleri temel alan ¢alismalardan Bertolini vd. ¢alismasinda,
eDQE, MTF, NPS ve DQE parametreleri kullanilarak farkli demet kaliteleri i¢in farkli
dijital radyografi sistemlerinin fiziksel goriintii kaliteleri karsilasgtirilmigtir. Calismanin
sonucunda 151k uyarimli fosfor dedektorler ile Csl dedektorlerin MTF egrilerinin benzer
oldugu gozlenmis ve pikselli yapiya sahip olan dedektorlerin diisiik NNPS sebebi ile
daha iyi performansa sahip olduklar1 gézlenmistir. Gadolinyum tabanli dedektorlerde
artan demet enerjisi ile artan 1ginlamadan kaynaklanan NNPS azalimmin (RQAS5 ve
RQAD9) diger sistemlere gore daha az belirgin oldugu gozlenmistir. Yine gadolinyum
tabanl dedektorlerde enerji artisina bagli olarak DQE azaliminin diger sistemler gore
cok belirgin olmadigi gozlenmistir. Didi VM DQE egrilerinin artan frekanslarda
azaliminin, yiiksek frekanslarda MTF egrilerinin diigiik azalima sahip olmasi sebebi ile

yavas oldugu gézlenmistir.

DQE, dedektoriin kendine has goriintii kalitesini temsil etmektedir. Giiniimiizde klinik
sartlarda goriintiileme sisteminin performansini belirlemede efektif — Dedeksiyon
Kuantum Etkinligi (¢eDQE) kullanilmaktadir. Bu testler her ne kadar daha objektif
sonuglar verse de, klinik ortamlarda uygulanmalar1 zor ve zaman alicidir. DQE ve
eDQE c¢alismalar1 genelde ileri akademik calismalar i¢in tercih edilmektedir. Bu
testlerin yerine, goriintiilleme cihazlarinin goriintii kalitesi performans ol¢timleri igin;
daha az zaman alan ve nispeten klinik ortamlarda uygulanmasi daha kolay olan
kontrast-ayrint1 egrilerinin dl¢lilmesi tercih edilmektedir. Bu sebeple; CD analizi gibi
psikofiziksel testlerinde temel alindig1 ¢alismalar da mevcuttur (Neitzel vd. 2000, Rong
vd. 2001, Geijer vd. 2001, Honey vd. 2005, De Hauwere vd. 2005, Borasi vd. 2006,
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Bacher 2006, Rivetti vd. 2009, Liaskos vd. 2010, Rivetti vd. 2011, Crop vd. 2011,
Thompson ve Lynch 2016, Yalcin ve Olgar 2018). CD analizini temel alan
calismalardan olan Borasi vd. ¢alismasinda CDRAD fantomu kullanilarak iki tanesi
indirekt doniistimlii, bir tanesi direkt doniisiimlii olmak {izere ii¢ flat panel sistemin
goriintii kaliteleri kiyaslanmistir ve deneyler ti¢ standart detektor giris dozu seviyesi igin
(1, 2.5 ve 10 pGy) gergeklestirilmistir. Diisiik ve orta seviyedeki isinlamalar igin
indirekt sistemlerin performanslar1 arasinda farkliik g6zlenmemistir. Tim doz
seviyelerinde direk sistemin, indirekt sistemlere gore daha diisiik performans gosterdigi

gozlenmistir.

Gortintii kalitesinin tam anlami ile degerlendirilmesinde ideal olan ise; ayni standart
kosullar altinda hem fiziksel hem psikofiziksel degerlendirmelerin yapilmasidir
(Liaskos vd. 2010). Fiziksel degerlendirmeler, bir gozlemciden bagimsiz olarak standart
metodlara dayanir ve sistem performansi ile ilgili kantitatif sonuglar verir. Psikofiziksel
testler ise; gozlemcinin gorsel bir uyariciya tepki verdigi ve gozlemledigi veya
gozlemleyemedigi uyaranlart rapor ettigi yontemlerdir. Dolayisi ile bu testlerin
sonuglar1 gozlemciye bagli olup, 6znel sonuglar verir (Mansson 2000, Alsleem ve

Davidson 2012).

Bu tez ¢aligmasinda hem fiziksel hem psikofiziksel testlerin degerlendirilmesi yapilarak
dedektor performansi Slglilmistiir. Dedektoriin fiziksel performansi degerlendirilirken
oncelikli olarak MTF ve NPS degerleri belirlenmis ve bu degerler kullanilarak DQE
hesaplanmigtir. Ayni zamanda psikofiziksel degerlendirme igin; kontrast ayrinti
fantomu kullanilarak, kontrast-ayrinti analizi yapilmistir. Bu degerlendirmeler
yapilirken Avrupa birligi protokolleri ve literatiirde daha dnceden belirlenmis 1sinlama
parametreleri kullanilmistir. Kontrast ayrintt fantomu ile Avrupa Birliginin farkli
radyografik incelemeler i¢in Onerdigi 1sinlama sartlarinda elde edilen goriintiiler ve
klinikte uygulanan parametreler ile elde edilen goriintiiler kiyaslanmistir. Her bir kosul
icin Monte Carlo tabanli PCXMC programi ile etkin dozlar elde edilmis ve miimkiin
olan en diisiik dozda en iyi goriintii kalitesinin elde edildigi parametrelerin uygunlugu

arastirllmistir.



Bu tez bes boliimden olusmustur. Birinci boliimde giris kismi1 yer almaktadir. Ikinci
boliimde farkli dijital radyografi sistemlerinin anlatildigi ve gorlinti kalitesinin
Olclilmesinde  kullanilan niceliklerin  tanimlandigi  kuramsal temeller kismi
bulunmaktadir. Ugiincii boliimde goriintiilerin elde edimesinde kullanilan deneysel
yontemler aciklanmistir. Dordiincii bolimde arastirmadan elde edilen sonuglar ve

kiyaslamalar1 yer almistir. Son boliim ise sonug ve tartisma kismini igermektedir.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1 X Isim1 Olusumu ve X Isin Tiipleri

X-151n tiipli vakumlanmis i¢inde hava bulunmayan cam bir zarftan olusmaktadir. X-1s1n1
tiipii anot ve katot olmak iizere i¢inde iki yap1 bulundurmaktadir. Tiip icerisindeki
yiikksek enerjili elektronlar tiip igerisindeki hedef madde ile etkilesir ve kinetik
enerjilerini  elektromanyetik radyasyona, yani X-isinina dondstiiriir.  Anot, tiip
icerisindeki yiiksek voltaj devresinin pozitif yiiklii kutbudur. Bu yap1 genellikle tiipiin
bir ucundan ortasina kadar yerlestirilmis bakir bir blok seklindedir ve bir rotora baglhdir.
Bu rotor sayesinde; anot cam zarf i¢inde rahatlikla donebilir. Katot, X-151n tiipiiniin
negatif elektrotudur ve bobin formunda tungsten bir filaman igerir. Filamanin elektrik
akimi ile 1sitilmasi ile negatif yiik salinir ve anoda dogru c¢ekilerek elektromanyetik
radyasyon (x-1smni) tretilir (Sekil 2.1). Katot; anot diizlemi boyunca ¢ok yiiksek elektrik
potansiyeli (kV) uygulandiginda; katodun tungsten filamaninda tiretilen elektronlar
hizlandirilir ve anodda bulunan tungsten hedefe dogru cekilirler. Olusturulan X-1s1n1
demetinin kalitesi uygulanan enerjiye bagli olarak degisir. Elektronlar anot ile
etkilestiginde bir ¢ogu diger elektronlar ile carpisir ve enerji 1stya doniisiir. X-151n1
olusumunda iki mekanizma s6z konusudur. Bunlar Bremstrahlung radyasyonu ve
karakteristik X-1sin1 olarak adlandirilir. Hedef maddenin atomlar1 ile etkilesen
elektronlarin kinetik enerjilerinde kayip meydana gelir. Hedef materyal ile elektronlarin
carpismast sonucu ortaya c¢ikan kinetik enerjinin biliyliik bir kismi 1siya donisiir.
Hizlandirilmis elektronlarin kiicik bir kismi ise hedef maddenin atomunun pozitif
alanindan etkilenir ve yoniinde sapma gdzlenir. Bunun sonucu olarak kinetik enerjisinde
azalim meydana gelir. Sonug olarak; enerjisi bu azalima karsilik gelen bir X-1511 fotonu
yayinlanir. Bu 1smmim Bremstrahlung radyasyonu ya da frenleme 1sinimi olarak
adlandirilir. Ayni1 zamanda eger elektronlar yeterli enerjiye sahip ise hedef maddesinin
atomlariin ¢ekirdege yakin yoriingelerindeki elektronlar ile etkileserek iyonlagmaya
sebep olurlar. Bu asamada daha yiiksek enerji seviyesindeki elektronlar iyonlasan
elektronun olusturdugu boslugu doldurur. Enerji seviyeleri arasindaki fark kadar
enerjiye sahip x-1sin1 yayinlanir. Bu X-1g11 Karakteristik X-isin1 adin1 alir (Busgberg vd.
2012, Langa ve Silva 2013).
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Sekil 2.1 X-1s1n tiipti diyagrami ve x-151n1 demeti (Langa ve Silva 2013)
2.2 Goriintiileme Sistemleri

X-1ginlarinin kesfinden bir ka¢ hafta sonrasinda ilk tibbi goriintiiler fotografik plakalar
ve floresan ekranlar ile elde edilmisti ve bu projeksiyon radyografisinin baslangici
olmustur (Aichinger vd. 2012). Giiniimiizde de biiyiik 6lglide gelisen teknolojinin etkisi
ile disiik risk, diisiik maliyet, daha hizli gérintii alma imkani ve yiiksek tanisal
degerleri ile x-151n1 projeksiyon goriintiileri tanisal goriintiileme ¢aligmalarinin biiyiik

bir kismini olusturmaktadir (Bacher 2006).
Film-ekran sistemler ve dijital sistemler tanisal goriintiillemede kullanilan sistemlerdir.
2.2.1 Film-Ekran Sistemleri

Film-ekran teknolojisi en basit haliyle her iki yilizeyi de 1518a duyarli emiilsiyona sahip
filmin, yogunlastirici ekranlara sahip kasetin i¢ine yerlestirilmesi ile olusan film ekran
kombinasyonu olarak tanimlanabilir. Yogunlastiric1 ekranlar; Gd,0,S, CaWQ,, LaOBr
ve YTaO, gibi sintilasyon kristallerinden olusmaktadir. Bu kristaller yardimi ile kaset

lizerine gelen X 1sinlart goriiniir 1518a dondstiirtiliir. Sonrasinda ise film {izerindeki



giimiis halojen emiilsiyon tabakasinin goriiniir 151k fotonlarina maruz kalmasi ile gizli
goriintii elde edilir. Daha sonraki asamada film indirgeme maddesi igeren kimyasal sivi
ile etkilesir. Bu asamada gizli goriintiideki metalik glimiis atomlar1 katalizor islevi goriir
ve giimis iyonlarinda azalima yol agar. Giimiis atomlarindaki azalim ile film {izerindeki
siyah bolgeler olusur. Bunun sonrasinda filmin banyo edilmesi ile kalan aktive olmamis

giimiis halojeniir oksitleyici soliisyon araciligi ile temizlenir (Bushberg vd. 2012).

Bu sistemler her ne kadar daha iyi goriintii kalitesine sahip olsa da; sahip oldugu bir

takim dezavantajlar yiiziinden yerini cogunlukla dijital sistemlere birakmistir.

2.2.2 Dijital Géoriintiilleme Sistemleri

Fiziksel temellerine bakildiginda dijital goriintiileme sistemleri film-ekran sitemlerden
cok da farklilik gostermez. Ayrildiklari nokta ise film-ekran sistemlerde film hem
dedektor hem depolama alani islevi goriirken; dijital sistemlerde dedektor ve dijital
depolama alaninin iki farkli eleman olarak islev gormesidir. Dijital sistemlerde dedektor
tizerine gelen X-1sinlarini sogurarak elektrik ytiklerine doniistiirerek kaydeder ve sayisal
veriler olusturur. Sayisallagtirilan bu verilerin her biri depolanan X-151n1 enerjisine baglh
olarak gri skalada bir degere karsilik gelir. Dijital sistemlerde bu sekilde ham goriintii
elde edilir. Ham goriintii 6rneklenerek ve islenerek klinikte anlamli olan nihai organ

goriintiisti elde edilir (Kérner vd. 2007).

Film-ekran sistemler her ne kadar hala en iyi goriintii kalitesine sahip olsa da; dijital
sistemlerde  goriintilerin  saklanabilmesi ve istenilen anda goriintiiye erisim
saglanabilmesi gibi avantajlari sayesinde film-ekran sistemlerin yerini almistir. Fakat
dijital sistemlerin de birtakim dezavantajlar1 mevcuttur. Ornegin; bilgisayarl radyografi,
indirekt ve direkt dijital radyografi sistemlerinde hasta dozunda artis s6z konusudur.
Bunun sebebi; analog radyografiye gore genis bir dinamik aralifa sahip olmalaridir
(Sekil 2.2). Dijital sistemlerin genis bir dinamik araliga sahip olmalar1 sebebi ile; artan
hasta dozu ile goriintii kalitesi de artar. Bunun bir sonucu olarak tanisal anlamda kaliteli
bir goriintii elde edilmis olsa dahi; hastalar gereginden fazla doza maruz kalabilir. Bu

sebeple radyografik goriintiiler diizenli olarak degerlendirilmeli ve miimkiin olan en



diisiik dozda uygun goriintii kalitesine ulasildigindan emin olunmalidir (Alseem vd.

2014).
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Sekil 2.2 Film-ekran ve dijital sistemler i¢in dinamik aralik (Oliveira ve Langa 2011)

Dijital gortintiileme sistemleri DR (Dijital Radyografi) ve CR (Bilgisayarli Radyografi)

sistemler olarak iki sekilde siniflandirilabilir.
2.2.3 Bilgisayarh Radyografi

Bilgisayarli Radyografi (Computed Radiography, CR) sistemleri ilk kullanilan dijital
goriintiileme sistemidir ve 20 yil1 agkin siiredir kullanilmaya devam edilmektedir (Irvine

2009, Mourik vd. 2015).

Bilgisayarli radyografide kullanilan dedektorler film-ekran sistemlerle yapisal olarak
benzerlik gosterir (Doyle 2008). Karakteristik bir bilgisayarli radyografi dedektori
Evropiyum aktive edilmis BaFBr ve BaFI icerir. Icerdigi az miktarda Evropiyum
sayesinde kristallerde elektronlar daha etkin bir bigimde tuzaklanir (Bacher 2006).

X-1smimin fosfor kristalleri ile etkilesmesi sonucu uyarilan elektronlar yiiksek enerji
seviyelerine gecerken, F-merkezi olarak adlandirilan yar1 kararli enerji seviyeleri

tarafindan yakalanirlar. Fosfor tarafindan sogurulan X-isin1 miktar1 ile orantili olarak



tuzaklanan elektronlar gizli goriintiiyii meydana getirir (Bacher 2006, Doyle 2008).
Sonrasinda gizli goriintiiyii igeren 151k uyarimli fosfor (Photo Simulated Phosphor, PSP)
CR okuyucu ile okunur. Okuma islemi sirasinda He-Ne lazer kullanilarak elektronlar
tuzaklarindan kurtarilir, elektronlar kararli seviyeye donerken 1s1k yaymlanir (Bacher
2006, Irvine 2009). Yayinlanan 151k, foto diyotlar tarafindan toplanarak sayisallastirilir

ve goriintiiye doniistiiriiliir (Koérner vd. 2007).

CR sistemler genis bir dinamik araliga sahiptir ve sahip oldugu bu avantaj sayesinde
gorilintli tekrarin1 azaltir. Ayrica bu sistemlerde de kaset kullanildigi i¢in var olan
sistemlere kolaylikla entegre edilebilir. Bunun yani sira arizali goriintii plakalarinin
teknisyen tarafindan kolaylikla degistirilebilmesine de imkan tanir (K6rner vd. 2007).
Ancak bu sistemler de birtakim dezavantajlara sahiptir. Konvansiyonel film ekran
sistemlerle karsilastirildiginda daha diisiik uzaysal ¢Oziniirliige sahiptirler ve
yayinlanan 1518 foto diyot tarafindan belirli bir kesrinin algilanmasinin sonucu olarak

diisiik x-151n1 kuantum doniisiim etkinligine sahiptirler (Bacher 2006).

2.2.4 Dijital Radyografi

2.2.4.1 Direkt Dijital Radyografi

Direkt dontistimlii sistemlerde foto iletkenler ile X-isinlart elektrik yiiklerine
dontistiiriilir. Bu sistemlerde foto iletken malzeme olarak genellikle amorf selenyum,
talyum bromiir, kursun iyodiir, kursun oksit, gadolinyum gibi bilesenler kullanilir. Bu
bilesenler sistemin yiiksek uzaysal ¢ozliniirliige sahip olmasini saglar. Bu sayede direkt
dontigimlii dedektorlerin uzaysal ¢oztnirligi, matris ve piksel boyutu detektor

materyali tarafindan sinirlandiriimamis olur (Kérner vd. 2007).

Yeni nesil direk doniisiimlii DR sistemler olan selenyum bazli flat-panel detektorler,
selenyum tabakasi altina dizilmis ince film transistorlerden (TFT) olusur. Calisma
prensibi dedektor iizerine gelen X-isinlarinin elektrik yiiklerine doniistiriilmesine

dayanir. Bu elektrik yiikleri TFT yiizeyler tizerine kaydedilir (Kérner vd. 2007).



2.2.4.2 Indirekt Dijital Radyografi

Direkt sistemlerden farkli olarak; dedektor ile etkilesen X-1igm1 elektrik yiikiine
doniismeden 6nce 1518a doniistir. Bu sebeple indirekt dijital radyografi sistemleri olarak
adlandirilirlar. Indirekt sistemlerde genellikle talyum aktive edilmis sezyum iyodiir
kristali kullanilir. Kullanilan sezyum iyodiir kristali igne seklindeki yapisi itibari ile 151k
kilavuzu gorevi goriir. Bunun bir sonucu olarak 600 um kadar kalin fosfor tabakalari

kullanilarak X-1s1m1 dedeksiyonu arttirilir ve kabul edilebilir bir uzaysal ¢oziiniirliige

ulasilir (Doyle 2008).

Indirekt sistemlerin kullanilan diger bir sekli ise elektronik paneller ile kaplanmus flat-
panel detektorlerdir. Bu sistemlerde sintilasyon tabakasi, amorf silikon foto diyot devre
ve TFT yiizey katmanlar halinde yerlestirilmistir. Bu sistemlerde de dedektor iizerine
gelen x-1s11 enerjisi ile orantili olarak yayimlanan 11k, elektrik yiikiine doniisiir ve direk
doniistimlii radyografi sistemlerinde de oldugu gibi TFT yiizeyde okunur (Korner vd.
2007).

2.2.4.2.1 TFT Yiizeyler

TFT yiizeyler amorf silikondan yapilmistir. Genellikle cam bir alt katman tizerine ¢oklu
katmanlar halinde yerlestirilen ayr1 ayr1 dedektor elemanlarindan olusur (Sekil 2.3). Alt
katmanlarda okuma devreleri bulunurken; iist katmanlarda ise yiik toplayan yiizeyler

bulunur (Lanca ve Silva 2013).
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Sekil 2.3 Flat panel yapisi (Oliveira ve Langa 2011)

Bu yapisi ile TFT elektronik bir salter gorevi goriir. Bu yapi ii¢ bilesenle tanimlanabilir:
kapi, kaynak, bosaltma. Kap1 ve bosaltma hatlari; TFT yiizeyi lizerindeki kaynak ve
bosaltmay1 satirlar ve siitunlar boyunca sirasi ile birlestirir. Isinlama stiresince TFT
salteri kapalidir. Boylelikle her bir dedektor eleman: iizerinde yiik birikir ve depolanir.
Isinlama sona erdikten sonra satir boyunca her bir dedektor elemani igin kapi hatlarinin
acilmasi ile; TFT ylizeyler sirasi ile her bir satirda aktive olur. Bu sekilde her bir
dedektor elamaninin kapasitoriinde biriken yiikler transistorden gegerek bosaltim hattina
gelir ve ardindan yiikseltece baglanir. Yiikselteg, yiikii orantili bir voltaja doniistiiriir ve
voltaj seviyesini sayisallagtirir (Sekil 2.4). Sonug olarak her bir satirdaki dedektor
elemani i¢in bir gri skala degeri elde edilir. Bu islem; tiim satirlar i¢in tim ylizey

okumasi tamamlanana kadar devam eder (Bushberg vd. 2012).
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Sekil 2.4 TFT yiizey (Oliveira ve Lanca 2011)

2.2.4.2.2 CCD

CCD dedektorler goriiniir 1siktan gériintii meydana getirilmesini saglar. Bu dedektor
televizyonlarda ve astronomi alaninda bilimsel uygulamalarda kullanilmaktadir. Kristali
silikon malzemeden yapilmistir. CCD ¢ipi yiizeyine kazinmis 1024x1024 veya
2048x2048 boyutlarinda ayr1 ayri dedektor elemanlarindan olusur (Bushberg vd.2012).

Radyografi sistemlerinde kullanilan CCD dedektorler iki gesittir. Lens-kuplajli veya
yarik-taramali CCD dedektorler kullanilmaktadir. Lens-kuplajli sistemlerde; birden ¢ok
CCD g¢ipi igeren yiizeyler flat-panel dedektorlere benzer sekilde bir dedektor alani
olustururlar. Optik lensler 151k alanini azaltarak CCD yiizeye sigdirirlar (Sekil 2.5 a). Bu
sistemlerin bir dezavantaji; CCD ylizeye gelen foton sayisinin azalmasi sebebi ile diisiik
sinyal giirtiltii oranina sahip olmasi dolayisi ile diisik kuantum etkinligine sahip
olmalaridir. Yarik-taramali sistemlerde ise; yine tungsten bir anoda sahip 6zel bir X-151n1
tipti kullanilir. Bu sistemlerde hasta yelpaze seklinde kolime edilmis demet ile

taranirken bagli oldugu uyumlu genislikteki CCD dedektor yiizeyi de es zamanli olarak
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hareket eder (Sekil 2.5 b). Dar kolime edilmis demet ve bununla uyumlu dedektoriin
birlesimi ile sagilan radyasyonun biiyiik kismi1 dedekte edilemez. Dolayisi ile goriintiide
sacilan radyasyonun etkisi azdir. Yarik-taramali sistemler sabit kurulum gerektirdigi

i¢in; gogiis radyografisi, mamografi ve dis radyografisinde kullanilir (Koérner vd. 2007).

£ \ & @ XISINI; o
I T ., . .“ T ] X-151m1 enerjisinin
lektrik yiikii
LS sb‘enﬁsﬁm}ﬁ e X-151m enerjisinin

I o I elektrik yiikiine
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y \AAAZ X

Okuma Islemi I CCD l s
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Sekil 2.5 a) Lens-kuplajli CCD sistemi b) Yarik-taramali CCD sistemi (Koérner vd.
2007)

2.3 Goriintii Kalitesine Etki Eden Faktorler

2.3.1 Kontrast

Goriintlileme sistemlerinin; ¢ok az yogunluk farkliligina sahip iki objeyi ya da baska bir
ifade ile ¢ok az azalim farkliligma sahip iki objeyi goriintli lizerinde ayirt edebilme
yetenegi kontrast olarak adlandirilir. Kontrast; kolimasyon, foton sayisi, giiriiltii, sagilan
radyasyon, demet filtrasyonu, dedektor 6zellikleri ve kullanilan algoritmadan etkilenir.
Kontrast; obje kontrasi, dedektor kontrastt ve goriintii kontrasti olarak ayrilir (Alseem
ve Davidson 2012).

2.3.2 Coziiniirliik (Uzaysal Ayirma Giicii)

Coziintirliikk; goriintiileme sistemlerinin birbirlerine ¢ok yakin iki kiiglik cismi algilayip
birbirlerinden ayirt edebilme becerisini ifade eder. Piksel boyutlar1 ve aralarindaki
bosluklar maksimum ayirma giiclinii belirler. Yani; bu piksel boyutlar: kiigiildiikce,
¢cOziinlirliiglin (uzaysal ayirma giicli) arttigr anlamina gelir. Ama bu durum her zaman
gegerli degildir. Coziiniirlik iizerinde bulaniklik gibi baska faktorlerin de etkisi

mevcuttur. CR ve DR sistemlerde ¢oziiniirlik kaybinin sebepleri arasinda dedektor
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kalinlig1, matris boyutu, piksel boyutu sayilabilir. Hasta {izerinde goriintiilenecek olan
lezyon; dedektoriin tek bir elementinden daha kiigiik ise dedektor elementinin tamamina

yayilir ve kontrast1 azalir (Alseem ve Davidson 2012).

2.3.3 Giriiltii

Pikselden piksele degisen istatistiksel dalgalanmalar sonucu ortaya c¢ikan giiriilti;
radyografik goriintiilerde goriintliniin yorumlanmasina etki eden istenmeyen detay veya
kullanigsiz bilgi olarak tanimlanir. Giiriiltii tipleri; kuantum giirtiltiisii, elektronik ya da

dedektor giiriiltiisii olarak ayrilir (Samei 2003, Alsleem ve Davidson 2012).

Kuantum giiriiltiisii; fotonlarin organlarla etkileserek azalima ugramasi ile dedektore
cok az sayida foton ulagmasi ile ortaya ¢ikan bir etkidir. Kuantum giiriiltiiye sebep olan
faktorler arasinda; anatomik yapmin boyutu, azalan piksel boyutlar1 ve sagilan

radyasyon sayilabilir. Dedektor performansini dogrudan etkilemez (Alsleem ve

Davidson 2012).

Dedektorlerin i¢ elemanlarindan; ¢ogunlukla da goriintii alicilarindan kaynaklanan
giiriiltli elektronik giiriiltii olarak adlandirilir. Reseptor giiriiltiisii; sistemin homojen X-
1511 demetine sistemin homojen olmayan yanitindan kaynaklanir. Bu giirtiltii sabit
desen giirtiltlisii olarak da adlandirilir. Buna ek olarak; reseptor elemanlarindaki
kusurlar goriintii ile ilgisiz yapilar gbzlenmesine sebep olur (Alsleem ve Davidson
2012).

2.4 Goriintii Kalitesi ve Dedektor Performansi Degerlendirmede Kullamilan

Yontemler

2.4.1 Sinyal Aktarim Ozelligi

Dedektoriin - sinyal transfer fonksiyonunun (Signal Transfer Property, STP)
belirlenmesinde amag, elde edilen goriintiiniin piksel degerlerinin dozla dogrusal hale
getirilmesidir. Ciinkii MTF, NNPS gibi niceliklerin hesaplanmasi goriintiileme

sistemlerinin dogrusal oldugu yaklasimina dayanmaktadir. Yani, dedektoriin herhangi
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bir noktasina verilen radyasyon dozu ile elde edilen goriintiide bu noktadaki piksel
sayim degeri arasindaki iliskinin dogrusal oldugu kabul edilir. Ancak, dijital
dedektorlerin doza yanmiti dogrusal olabilecegi gibi iistel veya logaritmik de
olabilmektedir (Marshall 2009b). Olas1 ortalama piksel degeri (PVo) ve doz (E)
iligkileri asagidaki gibidir:

PVor = a+bIn(E) 2.2)
PVort = a+bEC (2.3)

Nicel performans degerlendirmelerinin dogru bir bi¢imde yapilabilmesi i¢in Oncelikle

dedektoriin doz-yanit iliskisinin lineerize edilmesi gerekmektedir.

STP, farkli hava kerma (HK, ESAK) degerlerine karsilik gelen piksel degerlerinin
cizdirilmesi ile elde edilen egrilerden bulunur (Michail vd. 2016).

2.4.2 Modiilasyon Transfer Fonksiyonu (Modulation Transfer Function, MTF)

MTF; frekans uzayinda, frekansa bagl olarak sistemin uzaysal ayirma giiciinii tanimlar.
MTF uzaysal frekans araligi boyunca bulaniklik ve kontrasti hesaba kattig1 i¢in, gercek

ve etkin ¢ozliniirligiin belirlenmesi igin etkili bir 6l¢tim yontemidir (Korner vd. 2007).

Kenar metodu; radyografi sistemlerinin performans degerlendirmesinde siklikla
kullanilan MTF 6l¢iim yontemidir. Kenar metodu i¢in kullanilan test objesi, oldukga
ince metal malzemenin bir yiiziinin cilalanarak keskin ve diizgiin bir kenar elde
edilmesi ile olusturulur. Bu metal malzeme yiiksek atom numarasina sahip bir
malzemeden yapilmis olmalidir. Ayn1 zamanda azalimi azami seviyede tutacak ve
ikincil radyasyonu azaltacak kadar kalin iken, hizalama hassasiyetini en aza indirecek
kadar da ince olmalidir. Kenar objeleri kalinliklar1 0,1 ile 1 mm arasinda degisen
kursun, tungsten gibi malzemelerden yapilmaktadir. Kenar goriintlisiinden elde edilen

goriintii bilgisinin ortalamasi alinarak kenar dagilim fonksiyonu (ESF) elde edilir. Kenar
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dagilim fonksiyonunun tiirevi alinarak ¢izgi dagilim fonksiyonu (LSF) ve ¢izgi dagilim
fonksiyonunun Fourier doniistimii ile de MTF elde edilir (Samei 2003). Bu yontemin
avantajlar1 diisiik uzaysal frekanslarda yiiksek hassasiyet saglamasi, basit olmasi ve
goriintii verisi toplamanmn hizli olmasidir. Ama yiiksek uzaysal frekanslarda diisiik
hassasiyet saglamasi ve tlirev isleminden kaynaklanan giirilti bu ydntemin
dezavantajlaridir. Kenar 6l¢iim yontemindeki bu giiriiltii diizgiin bir 1sinlama ve kenar
dagilim fonksiyonu bilgisinde bir miktar diizeltme ile azaltilabilir. Yiiksek miktarda
kesinlige sahip, basit, kullanishh olan bu yontem giliniimiizde standart MTF o6l¢lim

yontemi olarak kabul edilmektedir (Samei 2003).
2.4.3 Giiriiltii Gii¢ Spektrumu

Wiener spektrumu olarak da isimlendirilen bu metot goriintiide tiim frekanslarda giiriiltii

karakteristigi ve seklini 6l¢en bir goriintii kalitesi dl¢iitiidiir (Langa ve Silva 2013).

Radyografik giiriiltli; Gurtlti giic spektrumu (Noise Power Spectrum, NPS) ile
karakterize edilir (Samei 2003). Giiriiltii gli¢ spektrumu; giiriiltii varyansindaki frekansa
baglilik olarak da tamimlanabilir. Tki boyutlu gériintii I(x,y) olmak iizere, giiriiltii gii¢
spektrumu esitlik (2.4)’ de verilmis NPS formiili ile ifade edilir.

NPS(ff,)= |fxfy[ I0x,y) — 1 ]e"2MChYR) gy dyl? 2.4)

Bu formiilde fy, x diizlemindeki uzaysal frekansi, fy ise y diizlemindeki uzaysal frekansi
ifade eder. T ise; I(x,y) ile ifade edilen iki boyutlu goriintiiniin ortalamasidir. MTF
goriintiileme sisteminin giris sinyalini nasil etkilediginin frekansa bagh bir dl¢iisii idi.
Buna benzer olarak NPS de, goriintii girdisinin sistemi nasil etkilediginin bilgilendirici

ve frekansa bagli bir 6l¢iisiidiir (Bushberg vd. 2012).

Homojen goriintliniin merkezinde bir alan segilir ve bu bolgedeki piksel degerleri STP
egrisinin tersi kullanilarak dogrusal hale getirilir. Bunun akabinde dogrusal hale gelen
bu bolgenin ortalamasi; goriintiinlin alindigi hava kerma degerine esit hale gelir

(Marshall 2009a).
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NPS genellikle DQE (Deteksiyon Kuantum Etkinligi) hesaplanirken kullanilir. DQE
hesabinda; sistem kazanci i¢in diizeltme yapilmasi gereklidir. Bunun igin NPS degeri
analiz icin kullanilan piksel degerlerinin ortalamasinin karesine boliiniir. Bu oran

normalize edilmis giiriiltii gii¢c spektrumu olarak adlandirilir ve birimi mm? dir.

NNPS= A (2.5)

_(genis alandan alinan sinyal)?

Bu oran piksel degerlerinin 1simmlamaya gore dogrusal hale getirildigini varsayar

(Dobbins 111 vd. 2006).
2.4.4 Dedeksiyon Kuantum Etkinligi

Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (Detective Quantum Efficiency, DQE) tiim sistemin
frekansa bagli sinyal giiriiltii oran1 (Signal-to-Noise Ratio, SNR) performansini
tanimlar. Konsept olarak sistemin ¢ikisindaki sinyal giiriiltii oraninin karesinin (SN RZn);

sistemin girigindeki sinyal giiriiltii oraninin karesine (SNR%y); oranlanmasi olarak

tanimlanabilir (Bushberg vd. 2012).

2
SNR” out
DOE= ———
Q SNR? in

(2.6)
Sistem girigindeki sinyal giiriiltii oraninin karesi goriintiileme sistemine gelen ortalama
foton akisina esittir. Diger taraftan; sistem ¢ikisindaki sinyal giiriiltii oraninin karesi
MTF ve NPS’in bir fonksiyonudur. MTF; goriintiileme sisteminin sinyali ne kadar iyi
islediginin bir 6l¢tisii iken; NPS sistemin giirtiltiiyii ne kadar iyi isledigini gosterir. Bu
iki kavram birlestilir ise SNR? oy degeri elde edilir.

2 _IMTF(D)I?
SNR? oyt = NPS() (2.7)

Bu tanimlanmis olan SNRZin ve SNRzout degerleri kullanilarak DQE formiilii asagida

verilen bagnti ile ifade edilir.
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GXMTF(f)? (u)

DQE(")= gNPS(u)

(2.8)

G; kazang faktorli olarak adlandirilir ve G=1 oldugu varsayilir. X; NPS 6l¢iimii ile
iliskili olan dedektordeki hava kerma degeridir (uGy cinsinden) ve q birim alan ve birim
doz basma x-1gin foton sayisini ifade eder. Giiniimiizde DQE dedektor performansinin
belirlenmesi i¢in Onerilen bir yontemdir. DQE degeri ne kadar yiiksek ise; sistemin SNR

karakteristigi o kadar iyidir (Busgberg vd.2012, Lanca ve Silva 2013).
2.4.5 Kontrast-Detay Analizi

Goriintii kalitesinin degerlendirilmesinde yaygin olarak kullanilan araglardan biri de
kontrast-detay analizidir (Contrast-Detail Analysis, CDA). Bu metot diisiik kontrastin
sayisal degerlendirilmesi ve medikal goriintiilerdeki kiigiik detaylarin 6l¢iilmesinde
gereken bilgiyi saglar. Goriintiileme sistemlerinin ¢ok diisiik kontrasta sahip kii¢iik
boyuttaki objeleri goriintiileyebilme becerisi sistemin diisiik kontrast-detay ayirt
edebilirligi olarak tanimlanir. Diisiik kontrast-detay ayirt edilebilirligi; gézlemcinin arka
plan ile degisen kontrast farkliliklarina sahip en kiiciik objeyi ayirt edebilme becerisinin
Ol¢iilmesi ile belirlenir. CDA; goriintli kalitesini kontrast (degisen derinlikte) ve detay
(degisen c¢aplarda bosluklar) baglaminda agiklayan bir yaklasimdir (Alseem ve
Davidson 2012). Bu yontem fantom kullanimini temel alir, goniillii hasta gerektirmez
(Alseem vd. 2014). Gozlemcilerden istenen, fantom goriintiisiinde ilk ii¢ satir igin ayirt
edebildikleri bosluklar1 ve geri kalan satirlar i¢in boslugun hangi kosede oldugunu
belirlemeleridir. Sonrasinda tiim satirlarda (i); gdzlenebilen en kiigiik ¢apa (C;) karsilik
gelen, gozlenebilen en kiigiik derinlikler igin (D;) bir grafik elde edilir ve IQF (image
quality figiire) denklem (2.9)’da verilmis olan bagint1 yardimi ile hesaplanir (Alseem ve
Davidson 2012).

IQF= %12, C; X D gy (2.9)

Yukaridaki bagintida gdsterilmis olan matematiksel ifade i¢in artan goriintii kalitesi ve
IQF ters orantili oldugundan sonuglarin daha anlasilir ifade edilebilmesi i¢in IQFjq,

degeri kullanilir.
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IQFiny = =e————
QFiny ¥i2, CixDith)

(2.10)

Boylelikle artan 1QFi,, degeri ile diisiik kontrast-detay ayirt edilebilirligi dolayisi ile

goriintii kalitesi artar (Alseem ve Davidson 2012).

CDA metodu, diisiik kontrastin sayisal olarak degerlendirilebilmesini ve medikal
goriintiilerde kiicliik detaylarin Olglilmesini saglar. Bu sebeple; goriintii kalitesinin
degerlendirilmesi i¢in anlasilir ve basit bir metot olarak kabul edilir. Buna ek olarak
diisiik Kkontrast-detay analizi ¢alismalari goriintiileme sistemlerindeki; 1sinlama
parametreleri, dedektor tasarimi, goriintiiniin elde edilmesi, islenmesi ve gosterimini
igeren tiim siireci goz oniinde bulundurur. Bundan dolay1 CDA; CR ve DR sistemlerin
goriintliileme performansinin anlasilmasinda gerekli bilgiyi saglayan etkili bir yontemdir

(Alseem ve Davidson 2012).
2.5 Hasta Dozu Kavrami

Radyasyon dozu olciiliirken 1sinlamalar; mesleki 1sinlamalar, hastalarin medikal

1sinlanmasi ve halkin 1sinlanmast olmak {izere ii¢ ayr1 kategoride degerlendirilir (ICRP
103, 2007).

Radyasyonun neden oldugu biyolojik risk faktorleri ise; stokastik ve deteterministik

etkiler olmak tizere iki ayr1 kategoride tanimlanir.

ICRP 103 (2007) raporunda zararli doku reaksiyonu olarak da adlandirilan deterministik
etki; radyasyona bagh hiicre oliimlerinden kaynaklanmaktadir. Eger yeterince yiiksek
oranda ise organlarin ve dokularin biitiinligiinii ve fonksiyonlarini bozabilir. Klinik
olarak bir hasarin gozlenmesi i¢in; dozun belirli bir esik degerinde olmasi1 gereklidir.
Ayni zamanda bu hasarin kapsami; sogurulan doz, doz hizi ve radyasyon kalitesine
bagl olarak degisir. Bu sebeple; etkinin ciddiyeti sogurulan doz ile birlikte artar. Erken
doku reaksiyonlar1 arasinda; gastrointestinal belirtiler (hemorajik ishal), cilt

rahatsizliklart (eritema, epilasyon), kemik iligi yetersizligi (anemi, l8kositopeni)
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sayilabilir. Geg¢ doku reaksiyonlar1 arasinda; katarakt, kardiyovaskiiler rahatsizliklar ve
nekroz sayilabilir (Hamada ve Fujimichi 2014, Kamiya vd. 2015).

Iyonize radyasyonlarla 1sinlamalarda, diisik dozlar s6z konusu oldugunda bile
hiicrelerin genetik materyali zarar gorebilir. Bunun bir sonucu olarak yillar sonra
isinlanan bireyde ve sonraki nesillerde radyasyona bagli kanser veya kalitimsal
hastaliklarm gériilmesi olasiligi s6z konusudur. Iyonize radyasyonun bu etkileri
stokastik etki olarak adlandirilir. Stokastik etkinin gézlenmesinde herhangi bir esik
degeri yoktur. Bu etki sonucu; radyasyona bagli kanser veya kalitsal hastalik

gozlenmesi tamamen olasiliga baghdir (Kamiya vd. 2015).

Radyasyonun sebep oldugu risklerden korunmak i¢in; radyasyon isinlamalart ALARP
(As low as reasonably practicable) prensibine uygun olarak uygulanmasi miimkiin olan
en diisiik seviyede olmalidir (Olievera ve Langa 2011). Radyasyon isinlamalarindan
kaynakli riski en aza indirmek icin radyasyondan korunmanin temel prensipleri goz

oninde bulundurulmalidir.

Radyasyondan korunma prensipleri; gerekcelendirme, doz simirlart ve optimizasyon
olmak tizere 1990 yilinda Uluslararasi Radyasyondan Korunma Komisyonu

(International Comisson of Radiation Protection, ICRP) tarafindan 6nerilmistir.

Radyasyon 1sinlamalarindan kaynakli dozun belirlenmesi i¢in dozimetrik birimler
gelistirilmigtir. Temel radyasyondan korunma birimleri insan viicudunda organ ve
dokularda depolanan enerjinin 6lgiilmesini temel alan birimler olarak komisyon
tarafindan kabul edilmistir (ICRP 103, 2007).

2.5.1 Sogurulan Doz

Sogurulan doz, D, temel fiziksel doz birimidir ve tiim radyasyon geometrileri ve tiim

Iyonize radyasyon tipleri igin gegerlidir. Asagidaki formiil ile ifade edilir.

p=% 2.11)

dm
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de; iyonize radyasyonun maddeye aktardigi ortalama enerjidir ve dm ise; maddenin

kiitlesini ifade eder. Sogurulan dozun SI birimi J.kg™ ile ifade edilir. Ozel adi ise Gray

(Gy) “dir (ICRP 103, 2007).
2.5.2 Esdeger Doz (Equivelant Dose) ve Radyasyon Agirhik Faktorleri

Radyasyondan korunma birimleri tanimlanirken belirli bir organda ya da dokuda
sogurulan doz (radyasyon tipine bagli olarak) temel alinir. Bu radyasyondan korunma
birimlerinden olan esdeger doz Hry ile tanimlanir. Denklem (2.12)’de verilen baginti

kullanilarak hesaplanir.
Hr=Xr WgDr g (2.12)

R ile belirtilen radyasyon tipi i¢in Wg radyasyon agirlik faktoriidiir ve Dt g ise spesifik
bir organ ya da T dokusunda ortalama sogurulan dozdur. Birimi J. kg™, 6zel adi ise
Sievert (Sv) ile ifade edilir. Radyasyon agirlik faktorleri ise; Cizelge 2.1°de belirtilmistir
(ICRP 103, 2007).

Cizelge 2.1 ICRP 103 raporunda 6nerilmis Radyasyon Agirlik Faktorleri

Radyasyon Tipi Radyasyon Agirlik Faktorleri, Wg
Fotonlar 1
Elektronlar 1
Alfa Pargaciklari 20
Protonlar 2
Nétronlar Nétron enerjisinin siirekli bir fonksiyonu

2.5.3 Etkin Doz (Effective Dose) ve Doku Agirhik Faktorleri

ICRP 1990 yilinda etkin doz birimini; baglica organ ve dokulardaki esdeger dozlarin

toplaminin her bir organa 6zgii agirlik faktorleri ile carpilmasi olarak tanimlanmustir.
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Etkin doz denklem 2.13’de verilmis olan bagintidan hesaplanir (ICRP 60, 1991).
E=Yr WrHy = Xr Wy Xp WrDr g (2.13)

Wr; doku agirlik faktoriidiir. Doku agirlik faktorlerinin toplami (3, W) 1 degerini alir.
Bu toplam islemi; insan viicudunda stokastik etkinin indiiksiyonlarina hassas sayilan
tim organ ve dokulara uygulanir. W+t (doku agirhik faktorleri), stokastik etkiden
kaynakli radyasyonun her bir doku ve organ iizerindeki etkilerine olan katkilarini temsil
edecek bigimde segilmistir. Etkin doz birimi, esdeger doz birimi ile ayni olup J.kg™ ile
ifade edilir ve 6zel ad1 Sievert (Sv)’dir. Organ ve dokular i¢in agirlik faktorleri Cizelge
2.2’de belirtilmistir (ICRP 103, 2007).

Cizelge 2.2 ICRP 103 raporunda 6nerilmis doku agirlik faktorleri

Doku Wy > Wr

Kemik iligi(kirmizi), Kolon, Akciger, Mide, Goglis 0,12 0,72

Geri kalan dokular*

Gonadlar 0,08 0,08
idrar kesesi, karaciger, tiroid, yemek borusu 0,04 0,16
Kemik ylzeyi, Beyin, Tukirlk bezleri, Cilt 0,01 0,04
Toplam 1

* Geri kalan dokular: Adrenal bezleri, Safra kesesi, qkstraktorasik(ET) bolge,Kalp, Bobrekler,
Lenf Bezleri, Kaslar, Oral mukoza, Pankreas, Prostat, Ince Bagirsak, Dalak, Timiis, Uterus

Organ dozlarinin ve etkin dozlarin fiziksel fantom kullanilarak deneysel yontemlerle
elde edilmesi zaman alir ve zor bir yontemdir. Bunun i¢in medikal amagli 1s1nlamalarda
organ dozlarmnin ve etkin dozun hesaplanmasi i¢in Monte Carlo tabanli PCXMC
(STUK, Helsinki, Finland) gibi doz hesaplama programlar1 kullanilir (Olievera ve
Langa 2011). PCXMC programu ile, hastanin girisindeki hava kerma degeri ve énceden
belirlenmis  olan radyolojik inceleme faktorleri kullanmlarak elde edilir.
Degerlendirmenin yapilmasi igin programa girilecek olan veriler; tiip voltaji (kVp), tiip
akimi ile 1gmlama siiresinin carpimi (mMAS), toplam filtrasyon, tiip filtrasyonunun
malzemesi, anot agis1 ve odak-detektor arasi mesafedir (STUK-A231, Tapiovaara ve

Siiskonen 2008). Fakat kullanici, radyolojik incelemeye ait hastanin girisindeki hava
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kerma (HK, mGy) ya da doz-alan carpimi (Dose-Area Product, mGy.cm?) degerini daha

onceden belirlemis ise, bu degerlerden biri girilerek organ dozlar1 ve etkin doz, ICRP60

ve ICRP103’te verilen doku agirlik faktorlerine gore hesaplanir. Programin ara ylizi

Sekil 2.6’da gosterilmistir.
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Sekil 2.6 PCXMC programi araylizii ekran goriintiisii

2.5.4 Cilt Giris Dozu

Cilt giris dozu (Entrance Skin Dose, ESD) radyografik isinlamalarda hastanin aldigi

dozu belirlemede 6nemli bir parametredir. Avrupa birligi (EU) bu birimi hasta dozlarini

optimize etmek i¢in izlenmesi gereken bir doz referans seviyesi olarak tanimlamistir.

Olgiimiiniin kolay olmasi ve olgiimlerin eksik oldugu durumda makul dogrulukta

tahmin yapilmasina imkan sagladigi igin siklikla kullanilir (Bushbong 2013, Ofori vd.

2014). Tanisal radyoloji incelemelerinde radyografi basina hasta dozlar1 en iyi sekilde
ESD ile tanimlanir (European Comission 1996, Ofori vd. 2014).
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ESD, hasta iizerine yonelen x-1s1n demetinin merkezindeki cilt giris dozunu temsil eder.
SI birim sisteminde Gray (Gy) birimi ile gosterilir. Isinlanan bdlgenin altinda ve
cevresindeki dokular ile dogrudan etkilesen ve sacilan X-151n demetlerinin toplamidir.
Bu sebeple ESD demet merkezinde sagilan radyasyonu da icerecek sekilde sogurulan
doz olarak tanimlanir (Oliveira ve Langa 2011). ESD, havada 6l¢iiliip fantom girisine

diizeltilen HK degerinden agagidaki formiil ile hesaplanir.

ESD= HKxBSFx f (2.14)

BSF, geri sacilma faktoriidiir. Isinlanan bdlgenin boyutuna, kVp’ye ve X-1s1n tiipiiniin
toplam filtrasyonuna baglidir. Bu tez ¢alismasinda, hasta kalinliginin 15 cm PMMA ile
simiile edildigi durumlar igin; 1,35 olarak alinmustir. f ise dokunun kiitle azalim
katsayisinin, havanin kiitle azalim katsayisina oranidir ve diagnostik enerji aralifinda
1,06 olarak kabul edilir. Klinik protokoller i¢in yapilan hesaplamalarda; gogiis(chest)
protokolii i¢cin BSF degeri 1,3, karin(abdomen), lomber vertebra ve pelvis radyografileri
icin ise 1,4 olarak alinmistir (IAEA 457, 2007).

24



3.MATERYAL VE YONTEM
3.1.Goriintiilleme Sistemleri

Bu tez kapsamindaki testler; ii¢ dijital radyografi (DR) ve bir bilgisayarli radyografi
(CR) cihazi olmak lizere dort fakli sistem kullanilarak gerceklestirilmistir. Calismada
kullanilan X-151m1  gériintiileme cihazlarina ait teknik ozellikler Cizelge 3.1°de

belirtilmistir.

e GE Silhouette VR jeneratér + Carestream DRX-1C (Ankara Universitesi
Niikleer Bilimler Enstitiisii)

e Philips Digital Diagnost VM jenerator + Philiphs Trixell Pixium 4600 ( TOBB
ETU Hastanesi)

e USX-RAY X3C jenerator + Toshiba FDX4343R (Ankara Universitesi Tip
Fakiiltesi Ibn-i Sina Hastanesi)

e GE Silhouette VR jenerator + Fuji FCR Profect CS with IP Cassette Type CC
(Ufuk Universitesi Dr. Ridvan Ege Hastanesi)
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Cizelge 3.1 Tez kapsaminda kullanilan radyografi cihazlar: ve 6zellikleri

FUJI FCR
CARESTREAM PHILIPS TOSHIBA PROFECT CS
DRX-1C TRIXELL FDX4343R with 1P
PIXIUM 4600 CASSETTE
TYPE CC
. . Philips Digital .
Jenerator GE Silhouette VR Diagnost VM USX-RAY X3C  GE Silhouette VR
Dedektor Tipi Flat panel Flat panel Flat panel Storaggigtt; osphor
e : 8 Powder

Doniistiirme Fosforu Pixelated Csl Columnar Csl Pixelated Csl BaFBrEL?
Matris boyutu 3072x2560 3001x3001 3008x3072 1750x2150
Pixel boyutu(mm) 0,139 0,148 0,143 0,200
Grid Tipi Sabit Hareketli Sabit Sabit
Grid Orani 10:1 8:1 12:1 10:1
Grid r . v .
Frekansi(gizgi/cm) 60 ¢izgi/cm 40 ¢izgi/cm 40 ¢izgi/cm 60 ¢izgi/cm
Grid Odak Mesafesi 180 140 140 180
(cm)
Odak Nokta Boyutu 12 12 12 12
(mm)

Goriintii kalitesi testleri ve doz olcgiimiinde kullanilan cihazlar:
a) Doz olciim cihazi

Iyon odas1: Radcal Model

Tipi: Accu Pro 10X- 6, 6¢c iyon odasi

Elektrometresi: Radcal Model

b) Test Objeleri

e CDRAD 2.0 fantomu

e 8 adet 2,54 cm kalinliginda PMMA bloklar1

e | mm kalinhiginda Tungsten kenar objesi

e [EC-62220 protokoliine uygun olarak belirlenen RQA5, RQA6, RQA9 demet
kaliteleri i¢in siras1 ile 6,8 mm, 8,2 mm ve 11,6 mm kalinliginda aliiminyum

plakalar
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3.2 CDRAD Fantomu

Dijital radyoloji sistemlerinde goriintileme performanslarinin degerlendirilmesinde
kontrast-detay fantomu kullanilmigtir. Kullanilan CDRAD 2.0 fantomu (Artinis Medical
Systems, The Netherlands) 10 mm kalinliginda pleksiglass bir tabakadir (Sekil 3.1a). Bu
tabaka tizerinde 6zdes derinlik ve ¢aplarda silindirik bosluklar bulunur (toleranslari 0,03
mm). 15 satir ve 15 siitundan olusan bu fantomun iizerindeki bosluklar 0,3 mm’den 8
mm’ye kadar degisen ¢ap ve derinliklerdedir. Bu fantomun goriintiisii alindiginda 225
kare gdzlenir. Her bir kare igerisinde bir veya iki hava boslugu bulunmaktadir. 11k iic
satirda yalnizca bir hava boslugu bulunur. Geri kalan 12 satirda ise biri merkezde, digeri

rastgele secilmis bir kdsede olmak iizere ikiser bosluk bulunur.

By,
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Sekil 3.1 a) CDRAD fantomu b) CDRAD sematik goriintiisti c) CDRAD goriintiisii
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3.2.1 CDRAD Fantomu Kullanilarak Elde Edilen Goriintiiler

3.21.1 Klinik Ismnlama Parametreleri ve EU Protokoliine Gore Belirlenen

Parametreler ile Alinan CDRAD Gériintiilerinin Kiyaslanmasi

Tezin bu kisminda, CDRAD fantomu hasta kalinligin1 simiile eden poly methyl
metharcylate (PMMA) arasina simetrik olacak sekilde, Sekil 3.2°de gosterildigi
yerlestirimistir. Klinikte kullanilan protokollere gore; goriintiilenecek bolgeyi simiile
edecek bicimde PMMA kalinliklar1 degistirilmistir. Klinikte en ¢ok kullanilan
uygulamalar i¢in (GOgls, Karin, Pelvis, Lomber vertebra) Avrupa birligi
protokollerinde belirlenmis Cizelge 3.2’de belirtilen 1sinlama parametreleri (REPORT
EUR 16260, 1996) ve klinikte kullanilan 1sinlama parametreleri icin CDRAD fantomu

goriintlileri alinmastir.

Cizelge 3.2 Avrupa Birligi Komisyonu tarafindan temel radyografik incelemeler i¢in
onerilen 1sinlama parametreleri (REPORT EUR 16260, 1996)

Isinlanan Bolge Projeksiyon Tiip Gerilimi (kVp) Odak Dedektor
Mesafesi, FDD (cm)
Gogiis PA 125 180(140-200)
Karin AP 75-90 115(100-150)
Pelvis AP 75-90 115(100-150)
Lomber vertebra AP 75-90 115(100-150)

*FDD: Odak detektor mesafesi (Focus detector distance), PA: Posteroanterior (arka-on), AP: Anteroposterior(on-
arka)

Gogiis (Chest) kalinligina karsilik gelen PMMA kalinligi 10 cm kabul edilmistir (Honey
vd. 2005, Bacher vd. 2005, Crop vd. 2011). Karin (Abdomen), Pelvis ve Lomber
Vertebra (Lumbar Spine) bolgelerini simiile etmek igin 20 cm PMMA kalinlig
kullanilmistir. (Jansson vd. 2006, Geijer vd. 2009, Berner 2010, Akkur 2011,
Notohamiprodjo vd. 2017). Cizelge 3.2’de belirtilen Avrupa Birligi Komisyonu
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tarafindan EUR 16260 protokoliinde onerilmis olan 1ginlama parametreleri ve klinikte
kullanilan 1ginlama parametreleri ile CDRAD fantomu goriintiileri elde edilmistir. Her
bir parametre ig¢in tger goriintii alinarak degerlendirmeler CDRAD kullanim
kilavuzunda Onerilmis olan diizeltmelere uygun olarak gergeklestirilmis ve 1QFin,

degerleri elde edilmistir.

Klinik kosullarda ve EU protokollerine uygun 1sinlamalar igin her bir radyografik
inceleme i¢in Radcal iyon odasi (6¢c) ile odaktan 90 cm mesafede 6lglilmiis ve her bir
inceleme i¢in fantom girisindeki HK degerleri kullanilarak, Monte Carlo tabanlh
PCXMC programu ile etkin doz degerleri hesaplanmistir. Elde edilen 6l¢iim sonuglarina
gore miimkiin olan en diisiik doz ile en iyi goriintii kalitesi, klinik 1sinlama parametreleri
kullanilarak veya EU protokollerine ve literatiire uygun olarak belirlenmis parametreler

kullanilarak belirlenmis ve tstinliikleri tartigilmistir.

3.2.1.2 Sabit Dedektor Hava Kerma, Sabit Cilt Giris Dozu ve Sabit mASs icin
CDRAD Degerlendirmeleri

Bu calismada, Sekil 3.2 de sematik olarak gosterildigi gibi CDRAD fantomu yetiskin
bir hastayr simiile edecek bicimde 15 cm PMMA kalinlig1 arasina simetrik olacak
bi¢imde (7,5 cm PMMA+CDRAD+7,5 cm PMMA) yerlestirilmistir. Tiim 1ginlamalar
duvar bucky’sinde grid varken yapilmigtir. Odak noktasi ve detektor arasindaki mesafe
200 cm olarak ayarlanmistir. Deney geometrisi Sekil 3.2°de gosterildigi gibi
kurulmustur. Tim kurulumlar ig¢in tip Onlinde 0,1 mm bakir (Cu) ilave filtre
yerlestirilerek artan ortalama demet enerjisi ile daha yiiksek giricilige sahip fotonlar i¢in

Olctimler gerceklestirilmistir.

Detektor hava kerma degeri, cilt giris dozu ve mAs degerlerinin sabit oldugu durumlar

icin CDRAD fantomu goriintiileri alinmistir.
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Sekil 3.2 CDRAD c¢alismalar1 i¢in kurulan deney diizenegi

a) Sabit Dedektor Hava Kerma Olgiimleri I¢in Isinlama Parametreleri

[k asamada, 60, 81,100 ve 125 kVp demet enerjilerinde, dedektor dozu yaklasik 4 uGy
olacak sekilde mAs degerleri belirlenmistir. Sabit dedektdr hava kerma degerinin
(DAK, Dedector Air Kerma) belirlenmesi i¢in 6 cc hacimli iyon odast (RADCAL)
kullanilmistir. Farkli dedektorler kullanilarak elde edilen DAK degerleri sirasi ile
Cizelge 3.3, Cizelge 3.4, Cizelge 3.5 ve Cizelge 3.6’da verilmistir.

Cizelge 3.3 Sabit dedektor hava kerma i¢in 1sinlama parametreleri (DRX-1C dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp Tip Akimi (mA)xisinlama | Detektor Giris Dozu, DAK
siiresi (s)= mAs (nGy)
60 160 4,30+%0,09
81 32 3,90+%0,15
100 12,8 3,80+%0,34
125 6,25 4,10+%0,05
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Cizelge 3.4 Sabit dedektor hava kerma igin 1sinlama parametreleri (Toshiba FDX4343R

dedektorii)
Tiip Gerilimi, kVp Tip Akimi (mA)>isinlama | Detektor Giris Dozu, DAK
siiresi (s)= mAs (uGy)
60 200 3,84+%0,05
81 50 3,60+%0,11
100 25 3,74+%0,03
125 12,5 3,49+%0,09

Cizelge 3.5 Sabit detektor hava kerma igin 1ginlama parametreleri (Trixell Pixium 4600

dedektorti)
Tip Gerilimi, kVp Tip Akim1 (mA)>isinlama | Detektor Giris Dozu, DAK
siiresi (s)= mAs (nGy)
60 100 3,91+%0,15
81 31,5 4,01+%0,07
102 12,5 3,44+%0,03
125 8,0 4,06+%0,02
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Cizelge 3.6 Sabit dedektor hava kerma igin 1sinlama parametreleri (Fuji FCR dedektorii)

Tip Gerilimi, kVp Tip Akimi (mA)*isinlama Detektor Giris Dozu, DAK
siiresi (s)= mAs (Gy)
60 158 3,51+%0,28
81 40 3,72+%0,08
100 20 3,82+%0,42
125 10 3,68+%0,03

b) Sabit Cilt Giris Dozu Ol¢iimii I¢in Isinlama Parametreleri

Ikinci asamada, fantomun girisindeki hava kerma degerleri yaklasik 0,4 mGy olacak
sekilde sabit tutulmustur. Bu hava kerma degerlerinin geri sagilim faktorii ile ¢arpilmasi
sonucu (bu calisma i¢in 1,35 degeri ile) elde edilen fantom giris dozlar1 Cizelge 3.7,
Cizelge 3.8, Cizelge 3.9 ve Cizelge 3.10°da farkli dijital radyografi sistemleri igin
belirtilmistir. ESD 6l¢iimleri, Radcal (6¢c) iyon odasi kullanilarak gergeklestirilmistir.

Cizelge 3.7 Sabit cilt giris dozu i¢in 1sinlama parametreleri (DRX-1C dedektorii)

Tip Gerilimi, kVp Tip Akimi Fantom Giris Detektor Giris
(mA)x1gmlama Dozu, mGy Dozu, DAK (uGy)
stiresi (s)= mAs

60 125 0,57+%0,18 3,30+%0,12
81 50 0,57+%0,08 5,90+%0,98
100 31,3 0,57+%0,18 8,90+%0,24
125 16 0,52+%2,89 10,60+%0,14
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Cizelge 3.8 Sabit cilt giris dozu i¢in 1sinlama parametreleri (Toshiba FDX4343R

dedektorti)
Tiip Gerilimi, kVp Tip Akimi Fantom Giris Dozu, Detektor Girig
(mA)x1ginlama stiresi mGy Dozu, DAK (nGy)
(s)= mAs
60 160 0,48+%0,63 3,15+%0,03
81 64 0,48+%0,21 4,78+%0,04
100 32 0,40+%0,50 5,02+%0,04
125 20 0,41+%1,95 6,20+%0,03

Cizelge 3.9 Sabit cilt giris dozu i¢in 1sinlama parametreleri (Trixell Pixium 4600

dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp Tiip Akimu Fantom Giris Dozu, Detektor Girig
(mA)xiginlama mGy Dozu, DAK (uGy)
stiresi (s)= mAs

60 80 0,50+%0,40 3,03+%0,03
81 40 0,57+%2,98 4,77+%0,06
102 20 0,52+%2,88 5,21+%0,19
125 12,5 0,52+%1,35 5,99+%0,02

Cizelge 3.10 Sabit cilt giris dozu i¢in 1s1nlama parametreleri (Fuji FCR dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp Tip Akimi Fantom Giris Dozu, Detektor Giris
(mA)xiginlama siiresi mGy Dozu, DAK (uGy)
(s)= mAs
60 125 0,58+%0,17 3,55+%0,70
81 50 0,54+%0,37 4,74+%0,21
100 31,3 0,57+%0,18 6,03+%0,23
125 16 0,49+%0,61 6,00+%1,20
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¢) Sabit mAs (mili Amper saniye) I¢in Isinlama Parametreleri

Son olarak ise farkli dedektorlere sahip dijital radyografi sistemlerinde, sabit bir mAs
degeri referans alinarak ve bu defa tiip gerilimleri degistirilerek (60, 81, 100 ve 125
kVp) 1sinlamalar yapilmistir. DRX-1C, Toshiba FDX4343R, Trixell Pixium 4600, Fuji
FCR dedektorleri igin sirast ile 32, 25, 40, 40 mAs degerleri referans kabul edilmistir ve
60, 100 ve 125 kVp i¢in de ayn1 mili Amper-saniye degerlerinde 1sinlamalar yapilmistir.
Referans mAs degerleri belirlenirken, AEC ile yaklasik 4 uGy dedektor giris dozunun
elde edildigi mAs degerleri kabul edilmistir. Toshiba FDX4343R dedektorii igin AEC
ile elde edilen dedektor giris dozlart diisiik oldugu i¢in 100 kVp i¢in yaklasik 4 uGy
dedektor giris dozunun elde edildigi mAs degeri referans alinmistir. Elde edilen
dedektor giris dozlar1 Cizelge 3.11, Cizelge 3.12, Cizelge 3.13 ve Cizelge 3.14° de
belirtilmistir.

Cizelge 3.11 Sabit mAs kullanilarak CDRAD goériintiilerinin elde edildigi 1sinlama
parametreleri (DRX-1C dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp Tiip Akimi (mA)x1sinlama Detektor Giris Dozu, DAK
sliresi (s)= mAs (uGy)
60 32 0,90+%0,77
81 32 3,90+9%0,03
100 32 9,30+%0,02
125 32 21,08+%0,14
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Cizelge 3.12 Sabit mAs kullanilarak CDRAD goriintiilerinin elde edildigi 1sinlama
parametreleri (Toshiba FDX4343R dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp Tip Akimi (mA)x*1ginlama Detektor Giris Dozu, DAK
siiresi (5)= mAs (uGy)
60 25 0,45+%0,44
81 25 1,82+%0,66
100 25 3,95+%0,03
125 25 7,90+9%0,01

Cizelge 3.13 Sabit mAs kullanilarak CDRAD goérintiilerinin elde edildigi 1smnlama
parametreleri (Trixell Pixium 4600 dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp Tip Akimi (mA)*iginlama Detektor Giris Dozu, DAK
siiresi (5)= mAs (uGy)
60 40 1,52+%0,13
81 40 4,97+%0,02
102 40 10,83+%0,02
125 40 19,88+%0,01

1zelge 3. abit mAs kullanmilara oruntilerinin elde edildigi 1sinlama
izelge 3.14 Sabit mAs kullanilarak CDRAD g lerinin elde edildigi 1
parametreleri (Fuji FCR dedektorii)

Tiip Gerilimi, kVp

Tiip Akimi (mA)x1gmlama
stiresi (s)= mAs

Detektor Giris Dozu, DAK
(nGy)

60 40 1,00+%2,10
81 40 3,32+%1,27
100 40 6,83+%0,03
125 40 13,47+%0,24
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3.3 Dedektor Performansimin Fiziksel Olarak Karakterize Edilmesi

Detektor performansinin fiziksel olarak olglilmesi ve degerlendirilmesi i¢in kullanilan
metotlar; Modiilasyon Transfer Fonksiyonu (MTF), Normalize Giiriiltii Giig¢ Spektrumu
(NNPS), Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (DQE)’dir. Degerlendirmeler IEC 62220-1
protokoliine uygun olarak yapilmistir (IEC 2015). Olgiimler; RQA5, RQA6 ve RQA9
olmak {iizere li¢ farkli demet kalitesi i¢in gergeklestirilmistir. Hastay1 temsil eden bu
demet kalitelerinin elde edilmesi igin gerekli ilave aliiminyum kalinliklari, demet

enerjileri (kVp), demet siddetini yariya indiren aliiminyum esdeger kalinliklar1 (HVL)

Cizelge 3.15’de belirtilmistir.

Cizelge 3.15 IEC 62220-1 protokoliine uygun demet kaliteleri

o Demet Enerjileri Aliiminyum
Demet Kkalitesi HVL (mm-Al)
(kVp) Kalinhklari(mm)
RQA5 70 6,8 21
RQA6 80 8,2 26
RQA9 120 11,6 40
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Cizelge 3.16 Farkhi dijital radyografi sistemleri icin IEC 62220-1 protokoliinde
onerilmis standart HVL degerlerinin elde edildigi demet enerjileri ve Al

kalinliklar
Demet kalitesini Demet kaliteleri
Dedektorler belirleyen
faktiirlef'. . RQA5 RQA6 RQA9
ORXLC Deme(tkI\E/r;e)rjllerl 70 80 120
carestream Kahnhlﬁallrl(.r.nm? 21 26 40
Toshiba Deme(tkflr;e)rjllerl 72 82 122
POXESR Kahnhlﬁzllrl(_r_nm? 23 30.5 445
Phi_li_phs Trixell Deme(tkE/r;)(;”IlerI 70 81 125
% Kahnhlﬁzllrl(_r_nm? 3 o 33
e Deme(tkE/rSrjllerl 70 80 120
Kahnlllﬁzllrl(mm) o 26 3

Oncelikle dort farkli demet Kalitesi icin; HVL degerleri olgiilmiistiir. IEC 62220-1
protokoliinde belirtilmis HVL degerleri ile birebir ayni degerlerin elde edilemedigi
durumlarda kVp degerleri ve Al kalinliklar1 degistirilerek standart HVL degerlerine
ulasilmaya ¢alisilmigtir. Burada en Onemli kriter standart HVL degerinin elde
edilmesidir. Escartin (2017) ¢alismasi g6z oniine alinarak; kVp igin (+/ -5 kVp) ve Al
filtre kalinlig i¢in (+/ -7 mm) araligina kadar olan degisimler kabul edilmistir. Bu tez
caligmasinda kullanilan farkli dijital radyografi sistemleri icin; IEC 62220-1
protokoliinde 6nerilmis HVL degerlerinin elde edildigi kVp degerleri ve Al filtre
kalinliklar1 Cizelge 3.16°da belirtilmistir.

3.3.1 Sinyal Aktarim Ozelliginin Belirlenmesi

Dedektor performansi belirlenirken ilk asamada sinyal aktarim 6zelligi belirlenmistir.
Bu c¢alismada yer alan tiim detektorler i¢in, ii¢ farkli demet kalitesinde Olgiimler
gerceklestirilmistir. Oncelikle; detektdr dozu 2,5 uGy olacak sekilde, mAs degerleri
belirlenmistir. Bu mAs degerlerinin {i¢ kat altinda ve ti¢ kat tstiindeki mAs degerleri

icin de dedektor dozlari belirlenmistir ve belirlenen tiim parametreler i¢in homojen
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dedektor goriintiileri alinmigtir. Homojen dedektor goriintiilerinden ImageJ programi
kullanilarak merkezde segilen ROI (Region of Interest, ilgi alani) i¢in ortalama piksel
degerleri belirlenmistir (EK-1). Sonrasinda; Office Excel programi kullanilarak
belirlenen tiim mAs degerlerinde 6l¢iilen doz degerlerine karsilik gelen ortalama piksel
degerleri icin egriler elde edilmistir. Ornek olarak Sekil 3.3°de DRX-1C dedektdriine ait
sinyal cevap egrisi verilmistir. Bu dedektorde logaritmik yiikselte¢ kullanildigr igin
dedektor yanit1 logaritmik olarak elde edilmistir. Son olarak; elde edilen sinyal cevap

egrisi uygun bir egriye fit edilmis ve sinyal aktarim 6zelligini ifade eden denklem elde

edilmistir.
2500
b
b0 /
(1)
Q 2000
[
L y =422,53In(x) + 1248,9
?.v R?=0,9995
g 1500
(1}
: 7
(@)
1000 T T T T 1
0,00 2,00 4,00 6,00 8,00 10,00
Dedektor Hava Kerma(pGy)

Sekil 3.3 Dedektdriin sinyal cevap egrisi
3.3.2 Modiilasyon Transfer Fonksiyonunun Ol¢iilmesi

Modiilasyon transfer fonksiyonu belirlenirken kenar objesi metodu kullanilmistir. Kenar
metodu i¢in; 1 mm kalinliginda tungsten levha kullanilmistir. Tungsten levha, 3°yi
gecmeyecek sekilde agilandirilarak kenar goriintiileri alinmigtir. Tim Olglimler grid
kullanilmadan ve IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak gerceklestirilmistir. Olgiimler
gerceklestirilirken; odak-detektér mesafesi 180 cm olarak belirlenmis ve goriintiiler

duvar buckysinde alinmustir.

Kenar goriintiilerinin degerlendirilmesinde OBJ-IQv2 (Marshall 2009b) programi

kullanilmistir. Once; DICOM gériintiileri programda acilmis ve STP meniisii altinda
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ilgili goriintii icin STP egrisinden elde edilen degerler girilmistir. Sonrasinda MTF
gortintiilerine filtre islemi uygulanmistir. Yaris1 kenar fantomu iginde, yarisi homojen
bolge icerisinde kalacak bi¢imde hem yatay hem dikey diizlemde ROI’ler secilmistir
(EK-2).

Yatay ve dikey diizlemden elde edilen 6l¢iim sonuclarinin ortalamasindan MTF

hesaplanmistir.
3.3.3 Normalize Giiriiltii Gii¢ Spektrumu (NNPS)

Girtiltii gii¢ spektrumunun elde edilmesinde; 2,5 uGy dedektor giris dozu (DAK) igin;
ti¢ farkli demet kalitesinde (RQAS5, RQA6, RQA9) alinan homojen detektor goriintiileri
kullanilmigtir. Goriintiiler grid olmadigr durumda alinmistir. Odak-dedektdr mesafesi
180 cm olarak ayarlanmistir. DICOM goriintiileri OBJ-1Qv2 programi kullanilarak STP
denkleminden elde edilen degerler kullanilarak dogrusal hale getirilmistir (EK-3).

Daha sonra; homojen dedektor goriintiisii tizerinde 512x512 segilen ROI i¢in esitlik 2.4
kullanilarak NNPS hesaplanmistir (EK-4). Program her iki diizlem i¢in NNPS verilerini
vermektedir. Ancak bu calismada sadece yatay diizlem igin elde edilen veriler

kullanilmastir.
3.3.4 Dedeksiyon Kuantum Etkinliginin Elde Edilmesi

Ug farkli demet kalitesinde (RQA5, RQA6, RQA9) dort goriintilleme cihaz icin DQE
hesaplanmistir.  Bu sistemlerin performans degerlendirmesi igin MATLAB®
programindan yararlanilmistir. MTF ve NNPS goriintiilerinden elde edilen sonuglar,
esitlik 2.8’de yerine yazilarak DQE hesaplanmistir. DQE’nin belirlenmesi sematik
olarak Sekil 3.4’de gosterilmistir.
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Kemxr Gaoriintiisit H"WJ‘?" Gariintii

MTF

DOE
GXMTF(f)? (w)

gNPS (u)

Sekil 3.4 DQE belirlenirken uygulanan prosediiriin diyagrami
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4. ARASTIRMA BULGULARI

Bu tez ¢alismasinda biri CR, diger tigli DR olmak {izere dort farkli dijital radyografi
sisteminde; klinikte kullanilan 1smmlama parametreleri i¢in ve EU protokollerinde
belirlenmis parametreler icin CDRAD 2.0 fantomu kullanilarak elde edilen kontrast-
ayrint1 (Contrast-Detail, CD) egrileri kiyaslanmistir. Bunun disinda sabit detektor dozu,
sabit cilt giris dozu ve sabit tiip akimi i¢in; artan demet enerjilerinde (kVp) elde edilen,
islenmemis CDRAD goriintiileri i¢in IQFjn, degerleri hesaplanmistir. Dort farkl
goriintiileme sistemi i¢in STP, NNPS, MTF ve DQE olgiim sonuglari, ii¢ demet
kalitesinde (RQAS, RQA6, RQA 9) degerlendirilmistir.

4.1 Kontrast-Ayrint1 Egrileri

Dort farkli dijital radyografi sisteminde klinikte en sik kullanilan radyografik
incelemeler i¢in (Karin, Gogiis, Pelvis ve Lomber Vertebra) klinikte kullanilan 1sinlama
parametrelerinde ve Avrupa birligi protokollerine gore belirlenmis 1sinlama
parametrelerinde elde edilen CDRAD 2.0 fantomu goriintiileri manual degerlendirilerek,
CD egrileri elde edilmistir. Klinik parametrelere uygun olarak elde edilen egriler ile
Avrupa birligi protokollerine uygun isinlama parametreleri kullanilarak elde edilen

egriler kiyaslanmistir.

4.1.1 Klinik Protokoller ve EU protokollerine Uygun Olarak Elde Edilen Kontrast-
Ayrint1 Egrileri

4.1.1.1 Klinik Protokollerin ve EU protokollerinin Karsilastirilmasi

a) DRX-1C Carestream dedektorii icin elde edilen kontrast-detay egrileri

DRX-1C dedektorii icin; karin bdlgesi 20 cm PMMA kalinhigr ile simiile edilmistir.
CDRAD fantomu PMMA kalinliklari arasina simetrik olacak sekilde (10cm
PMMA+CDRAD+10cm PMMA) yerlestirilmistir. DRX-1C Carestream dedektorii ile
Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii Diyagnostik Radyoloji Laboratuvarinda

alinan gorlntiller i¢in klinik protokol bulunmadigindan sadece Avrupa Birligi
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protokollerinde o6nerilen 1sinlama parametreleri i¢in elde edilen sonuglar verilmistir.
Alman goriintiiniin manuel degerlendirilmesi sonucu elde edilen kontrast-ayrinti egrisi

Sekil 4.1°de gosterilmistir.

7,00

6,00

5,00

4,00
3,00
—@— Karin(EU)
2,00
1,00 \\"‘“’\o ——

0,00 T T T T T T T T 1

__.__’-——.

Detay (mm)

Kontrast (mm)

Sekil 4.1 DRX-1C dedektorii ile karin incelemesi i¢cin EU protokollerine gore elde
edilen CD egrisi

DRX-1C Carestream dedektorii igin; gogiis bolgesi 10 cm PMMA kalinligi arasina
CDRAD fantomunun simetrik olarak yerlestirilmesi ile (5cm PMMA+CDRAD+5cm
PMMA) simiile edilmistir. Alinan gériintiilerin manuel degerlendirilmesi ile elde edilen

kontrast-ayrint1 egrisi sekil 4.2°de gdsterilmistir.
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Sekil 4.2 DRX-1C dedektorii ile gogiis incelemesi igin EU protokollerine gore elde
edilen CD egrisi

DRX-1C Carestream dedektorii i¢in; pelvis bolgesi 20 cm PMMA kalinlig1 arasina
CDRAD fantomunun simetrik olarak yerlestirilmesi ile (10 cm PMMA+CDRAD+10
cm PMMA) simiile edilmistir. Alinan goriintiilerin manuel degerlendirilmesi ile elde

edilen kontrast-ayrint1 egrisi sekil 4.3’de gosterilmistir.

7,00

6,00 ‘¥
5,00
: \
é 4,00
. \
g 3,00
o —0— Pelvis(EU)
2,00
1,00
\._—.—.—.\F PN 7Y
0,00 T T T T T T T T 1
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9

Kontrast (mm)

Sekil 4.3 DRX-1C dedektorii ile pelvis incelemesi i¢in EU protokollerine gore elde
edilen CD egrisi

DRX-1C dedektorii i¢in; lomber vertebra bolgesi 20 cm PMMA kalinligi arasina
CDRAD fantomunun simetrik olarak yerlestirilmesi ile (10 cm PMMA+CDRAD+10
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cm PMMA) simiile edilmistir. Alinan goriintiilerin manuel degerlendirilmesi ile elde

edilen kontrast-ayrint1 egrisi sekil 4.4’de gosterilmistir.
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Sekil 4.4 DRX-1C dedektorii ile lomber vertebra incelemesi i¢in EU protokollerine gore
elde edilen CD egrisi

b) Trixell Pixium 4600 dedektorii icin elde edilen kontrast-detay egrileri

Trixell Pixium 4600 markali dedektér kullanilarak klinikte kullanilan standart
radyografi incelemeleri i¢in; EU protokollerinde ve klinik parametrelere uygun olarak
elde edilmis gortntiiler Sekil 4.5, Sekil 4.6, Sekil 4.7, Sekil 4.8’de gosterildigi gibi
kiyaslanmistir. Klinikte kullanilan 1ginlama parametreleri ile EU protokollerine gore

belirlenmis parametrelerin ayni oldugu protokoller i¢in kiyaslama yapilmamustir.
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Sekil 4.5 Trixell Pixium 4600 dedektorii ile karin incelemesi i¢cin EU protokollerinde ve
Klinik 1sinlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilastirilmasi
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Sekil 4.6 Trixell Pixium 4600 detektori ile gogiis incelemesi igin EU protokollerine
gore elde edilen CD egrisi
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Sekil 4.7 Trixell Pixium 4600 dedektorii ile pelvis incelemesi igin EU protokollerine
gore elde edilen CD egrisi

9,00
8,00
7,00
6,00
5,00
4,00

Detay (mm)

3,00
\ —®— Lomber vertebra (EU-kilnik)

2,00
1,00 \*‘\Q_*\F
—_—— —O O

0,00 T T T T T T T T 1

Kontrast (mm)

Sekil 4.8 Trixell Pixium 4600 dedektorii ile lomber vertebra incelemesi i¢in EU
protokollerine gore elde edilen CD egrisi
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c) Toshiba FDX4343R dedektorii icin elde edilen kontrast-detay egrileri

Toshiba FDX4343R dedektorii kullanilarak klinikte kullanilan standart radyografi
incelemeleri igin; EU protokollerinde ve klinik parametrelere uygun olarak elde edilmis
goriintiiler Sekil 4.9, Sekil 4.10, Sekil 4.11, Sekil 4.12°de gosterildigi gibi
kiyaslanmistir. Klinikte kullanilan i1sinlama parametreleri ile EU protokollerine gore

belirlenmis parametrelerin ayni oldugu protokoller i¢in kiyaslama yapilmamaistir.
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Sekil 4.9 Toshiba FDX4343R dedektorii ile karin incelemesi i¢in EU protokollerine
gore elde edilen CD egrisi
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Sekil 4.10 Toshiba FDX4343R dedektorii ile gogiis incelemesi i¢in EU protokollerine
ve klinik 1ginlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilastirilmasi
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Sekil 4.11 Toshiba FDX4343R dedektorii ile pelvis incelemesi i¢in EU protokollerinde
ve klinik 1s1nlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilastirilmasi
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Sekil 4.12 Toshiba FDX4343R dedektorii ile lomber vertebra incelemesi igin EU
protokollerinde ve klinik 1ginlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin
karsilastirilmast

d) Fuji FCR bilgisayarh radyografi sistemi icin elde edilen kontrast-detay egrileri

Fuji FCR bilgisayarl1 radyografi sistemi kullanilarak karin bolgesi igin; EU
protokollerinde ve Klinikte kullanilan parametrelere uygun olarak elde edilmis

gortintiiler Sekil 4.13’de gosterildigi gibi kiyaslanmustir.
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Sekil 4.13 Fuji FCR dedektorii ile karin incelemesi i¢in EU protokollerinde ve klinik
1sinlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilagtirilmasi
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Fuji FCR bilgisayarli radyografi sistemi kullanilarak gogiis bolgesi i¢in; EU
protokollerinde ve Kklinikte kullanilan parametrelere uygun olarak elde edilmis

gortintiiler Sekil 4.14°de gosterildigi gibi kiyaslanmistir.

7,00
6,00 *
5,00 *
€ 4,00
£ i
5 3,00
@ RV
—@&— GOgus(EU
8 200 giis(EV)
—@— Gogus(klinik parametre)
1
,00 ° ‘:3
0,00 T T T T T T T T 1
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9

Kontrast (mm)

Sekil 4.14 Fuji FCR dedektori ile gogiis incelemesi i¢in EU protokollerinde ve klinik
1sinlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilagtirilmasi

Fuji FCR markali bilgisayarli radyografi sistemi kullanilarak pelvis bolgesi i¢in; EU
protokollerinde ve klinikte kullanilan parametrelere uygun olarak elde edilmis

gortintiiler Sekil 4.15°de gosterildigi gibi kiyaslanmustir.
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Sekil 4.15 Fuji FCR dedektorii ile pelvis incelemesi i¢in EU protokollerinde ve klinik
1sinlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilastirilmasi
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Fuji FCR markal1 bilgisayarli radyografi sistemi kullanilarak lomber vertebra bolgesi
icin; EU protokollerinde ve klinikte kullanilan parametrelere uygun olarak elde edilmis

goriintiiler Sekil 4.16°da gosterildigi gibi Kiyaslanmustir.
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Sekil 4.16 Fuji FCR dedektorti ile lomber vertebra incelemesi i¢in EU protokollerinde
ve klinik 1s1nlama kosullarinda elde edilen CD egrilerinin karsilastirilmasi

4.1.1.2 Farkh Sistemler icin Kontrast-Ayrint1 Egrilerinin Karsilastirilmasi

Tez kapsaminda kullanilan dort farkli dedektor ve standart radyografi incelemeleri i¢in
EU protokollerinde belirlenmis ve klinik 1ginlama parametrelerine uygun olarak alinmis

goriintiilerden elde edilen Kontrast-detay (CD) egrileri bu boliimde kiyaslanmistir.

4.1.1.2.1 Gogiis radyografisi icin farkh sistemlerde EU protokollerinde ve klinik

parametrelere uygun olarak elde edilen CD egrileri

Bu tez galismasinda kullanilan Fuji FCR bilgisayarli radyografi sistemi ve Toshiba
FDX4343R, Philiphs Trixell Pixium 4600, DRX-1C Carestream dijital radyografi
sistemleri i¢cin EU protokollerine ve klinik 1sinlama parametrelerine uygun olarak,

gbgiis incelemesi i¢in elde edilen CD egrileri Sekil 4.17 ve Sekil 4.18°de kiyaslanmustir.
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Sekil 4.17 Gogiis incelemesi igin EU protokollerine uygun olarak elde edilen CD

egrilerinin farkl dijital radyografi sistemlerinde karsilastiriimasi
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Sekil 4.18 Gogiis incelemesi i¢in klinik parametrelere uygun olarak elde edilen CD

egrilerinin farkl sistemlerde karsilastirilmasi

4.1.1.2.2 Karin radyografisi i¢in farkh sistemlerde EU protokollerinde ve klinik

parametrelere uygun olarak elde edilen CD egrileri

Bu tez calismasinda kullanilan Fuji FCR bilgisayarli radyografi sistemi ve Toshiba,

Trixell Pixium 4600, DRX-1C dijital radyografi sistemleri i¢in EU protokollerine ve

klinik 1s1nlama parametrelerine uygun olarak, karin incelemesi i¢in elde edilen CD

egrileri Sekil 4.19 ve Sekil 4.20°de kiyaslanmustir.
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Sekil 4.19 Karin incelemesi i¢in EU protokollerine uygun olarak elde edilen CD
egrilerinin farkl dijital radyografi sistemlerinde karsilastiriimasi
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Sekil 4.20 Karin incelemesi igin klinik parametrelere uygun olarak elde edilen CD
egrilerinin farkli dijital radyografi sistemlerinde karsilastirilmasi

4.1.1.2.3 Pelvis radyografisi i¢in farkh sistemlerde EU protokollerinde ve Kklinik

parametrelere uygun olarak elde edilen CD egrileri

Bu tez ¢alismasinda kullanilan Fuji FCR bilgisayarli radyografi sistemi ve Toshiba
FDX4343R, Philiphs Trixell Pixium 4600, DRX-1C Carestream dijital radyografi
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sistemleri i¢in EU protokollerine ve klinik 1sinlama parametrelerine uygun olarak,

pelvis incelemesi icin elde edilen CD egrileri Sekil 4.21 ve Sekil 4.22°de kiyaslanmustir.
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Sekil 4.21 Pelvis incelemesi igin EU protokollerine uygun olarak elde edilen CD

egrilerinin farkli dijital radyografi sistemlerinde karsilastirilmasi
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Sekil 4.22 Pelvis incelemesi i¢in klinik parametrelere uygun olarak elde edilen CD

egrilerinin farkl dijital radyografi sistemlerinde karsilastiriimasi
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4.1.1.2.4 Lomber vertebra radyografisi icin farklh sistemlerde EU protokollerinde

ve klinik parametrelere uygun olarak elde edilen CD egrileri

Bu tez calismasinda kullanilan Fuji FCR bilgisayarli radyografi sistemi ve Toshiba
FDX4343R, Philiphs Trixell Pixium 4600, DRX-1C Carestream dijital radyografi
sistemleri i¢in EU protokollerine ve klinik 1sinlama parametrelerine uygun olarak,

lomber vertebra incelemesi i¢in elde edilen CD egrileri Sekil 4.23 ve Sekil 4.24°de

kiyaslanmistir
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Sekil 4.23 Lomber Vertebra incelemesi i¢in EU protokollerine uygun olarak elde edilen
CD egrilerinin farkli dijital radyografi sistemlerinde karsilastiriimasi
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Sekil 4.24 Lomber Vertebra incelemesi igin klinik parametrelere uygun olarak elde
edilen CD egrilerinin farkl dijital radyografi sistemlerinde karsilastiriimasi
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Cizelge 4.1, Cizelge 4.2, Cizelge 4.3 ve Cizelge 4.4°de dort farkli detektor kullanilarak
klinik kosullarda ve EU protokollerine gore alinan CDRAD goriintiileri i¢in; 1sinlama
parametreleri, dedektor hava kerma degerleri, ters goriintii kalitesi indeksi (IQFiny),
etkin doz degerleri belirtilmistir. EU protokollerine gore belirlenmis parametreler ile
klinikte kullanilan i1sinlama parametrelerinin aynit oldugu durumlar ayni satirlarda

belirtilmistir.

Cizelge 4.1 DRX-1C dedektorii ile alinan CDRAD goriintiileri i¢cin EU protokollerine
uygun parametreler ve 6l¢iim sonuglari

Goriintiilenen Demet Tiip Akimi ESD DAK 1QF;,, Etkin Doz
Bdlge Enerjisi (mA)xisinlama  (mGy) (uGy) (manual)  (ICRP 103,
(kVp) siiresi (s)= mAs mSvy)
Karin 80 10,00 1,312 2,15 2,70 0,197
Goglis 125 0,80 0,048 2,40 3,23 0,015
Lomber 77 10,00 1,203 2,33 3,72 0,117
Vertebra
Pelvis 80 10,00 1,312 2,15 3,10 0,123

Cizelge 4.2 Trixell Pixium 4600 dedektorii ile alinan CDRAD goériintiileri i¢in EU ve
Klinik protokollere uygun 1sinlama parametreleri ve 6l¢iim sonuglari

Goriintiilenen Demet Tiip Akimi ESD DAK 1QF;,, Etkin Doz
Bélge Enerjisi (mA)aginlama oy 06 (manual)  (ICRP 103,
(kVp) siiresi (s)=mAs
mSv)
Karin (EU) 81 10,00 1,412 3,44 2,91 0,194
Karin (klinik) 85 4,00 1,146 1,85 2,26 0,166
Gégiis (EU-klinik) 125 1,60 0,059 4,06 2,47 0,043
Lomber Vertebra 77 12,50 1,544 4,03 3,11 0,149
(EU-klinik)
Pelvis 80 5,00 0,668 1,87 2,42 0,063
(EU-klinik)
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Cizelge 4.3 Toshiba FDX4343R dedektorii ile alinan CDRAD goriintiileri i¢in EU ve
Klinik protokollere uygun 1sinlama parametreleri ve 6l¢iim sonuglari

Goriintiilenen Demet Tiip Akimi ESD DAK 1QF;,, Etkin Doz
.. Enerjisi  (mA)xisinlama
Bélge mG G manual, ICRP 103,
9 (kVp) siiresi (s)=mAs (mGy) — (uGy) )
mSv)
Karin (EU-klinik) 80 19,60 1,387 3,35 2,82 0,183
Gégiis (EU) 125 1,80 0,051 2,84 3,38 0,015
Gégiis (klinik) 120 2,00 0,055 2,93 3,57 0,017
Lomber 77 23,80 1,599 3,66 2,74 0,151
Vertebra (EU)
Lomber 80 20,00 1,416 3,42 2,98 0,139
Vertebra (klinik)
Pelvis (EU) 80 20,00 1,416 3,42 3,10 0,130
Pelvis (klinik) 78 23,10 1,549 3,61 3,03 0,139

Cizelge 4.4 Fuji FCR dedektort ile alinan CDRAD gorintileri i¢in EU ve Klinik
protokollere uygun 1sinlama parametreleri ve 6l¢tim sonuglari

Goriintiilenen  Demet Tiip Akimi ESD DAK 1QF;,, Etkin Doz
Bélge E;;SZZ )Si g::)s 71(55'75"7\‘51 (mGy) (uGy) (manual) (ICRP 103, mSv)
Karin (EU) 80 20,00 1,490 5,52 1,88 0,299
Karin (klinik) 85 20,00 1,680 6,31 1,92 0,360
Gogiis (EU) 125 2,56 0,130 6,72 2,10 0,040
Gogiis (klinik) 120 3,20 0,149 7,92 2,18 0,045
Lomber 77 20,00 1,370 | 4,96 2,16 0,196
Vertebra (EU)
Lomber 80 20,00 1,480 5,31 2,18 0,212
Vertebra(klinik)
Pelvis (EU) 80 6,25 0,710 1,72 1,92 0,067
Pelvis (klinik) 75 8,00 0,828 1,82 1,82 0,073
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4.1.2 Sabit Detektor Dozu, Sabit Cilt Giris Dozu ve Sabit Tiip Akim1 (MAS) icin
Elde Edilen IQFinv Degerlerinin Karsilastirilmasi

4.1.2.1 Sabit dedektor dozu farkh dijital radyografi sistemlerinde ters goriintii

kalitesi indeksinin demet enerjisi ile degisimi

Bu tez calismasinda kullanilan dort farkli detektor igin; detektor hava kerma degeri
yaklagik 4 uGy degerinde sabit tutularak elde dilmis CDRAD goriintiileri i¢in; artan
demet enerjilerine (60, 81, 100 ve 125 kVp icin) karsilik gelen ters goriintii kalitesi
indeksi (IQFin) degerleri i¢in ¢izilmis grafikler sirasi ile Sekil 4.25, Sekil 4.26, Sekil
4.27 ve Sekil 4.28’de gosterilmistir.
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Sekil 4.25 DRX-1C dedektorii i¢in sabit DAK (~4 uGy) degerinde artan kVp ile degisen
IQFiny degerleri
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Sekil 4.26 Trixell Pixium 4600 dedektorii igin sabit DAK (~4 uGy) degerinde artan kKVp
ile degisen 1QF;,, degerleri
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Sekil 4.27 Toshiba FDX4343R dedektorii i¢in sabit DAK (~4 uGy) degerinde artan kVp
ile degisen 1QF,, degerleri
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Sekil 4.28 Fuji FCR dedektorii igin sabit DAK (~4 uGy) degerinde artan kVp ile
degisen 1QF;,, degerleri

4.1.2.2 Sabit Cilt Giris Dozu icin farkh dijital radyografi sistemlerinde ters

goriintii kalitesi indeksinin demet enerjisi ile degisimi

Bu tez ¢alismasinda kullanilan dort farkli detektor igin; cilt giris dozu degeri yaklasik
0,4 mGy degerinde sabit tutularak CDRAD goriintiileri alinmistir. Artan demet
enerjilerine (60, 81, 100 ve 125 kVp i¢in) karsilik gelen 1QFi,, degerleri i¢in ¢izilmis
grafikler sirasi ile Sekil 4.29, Sekil 4.30, Sekil 4.31 ve Sekil 4.32°de gosterilmistir.
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Sekil 4.29 DRX-1C dedektorii igin sabit ESD (~0,4 mGy) degerinde artan kVp ile
degisen 1QF;,, degerleri

Ters Goriintii Kalitesi indeksi (1QF;,,)
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Sekil 4.30 Trixell Pixium 4600 dedektorii igin sabit ESD (~0,4 mGy) degerinde artan

kVp ile degisen 1QFi,, degerleri
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Sekil 4.31 Toshiba FDX4343R dedektorii i¢in sabit ESD (~0,4 mGy) degerinde artan
kVp ile degisen 1QF;,, degerleri
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Sekil 4.32 Fuji FCR dedektorii i¢in sabit sabit ESD (~0,4 mGy) degerinde artan kVp ile
degisen 1QFi,, degerleri
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4.1.2.3 Sabit mAs degerleri icin farkh dijital radyografi sistemlerinde ters goriintii

kalitesi indeksinin demet enerjisi ile degisimi

Bu tez ¢alismasinda kullanilan dort farkli detektdr igin; tiip akimi referans olarak
belirlenmis bir mAs degerinde sabit tutulmus ve artan demet enerjilerine (60, 81, 100 ve
125 kVp i¢in) karsilik gelen 1QF;n, degerleri i¢in elde edilen grafikler Sekil 4.33, Sekil
4.34, Sekil 4.35 ve Sekil 4.36’da gosterilmistir.
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Sekil 4.33 DRX-1C dedektorii i¢in sabit mAs (32 mAs) degerinde artan kVp ile degisen
IQFinv degerleri
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Sekil 4.34 Trixell Pixium 4600 dedektorii i¢in sabit mAs (40 mAs) degerinde artan kVp
ile degisen 1QFi,, degerleri
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Sekil 4.35 Toshiba FDX4343R dedektorii igin sabit mAs (25 mAs) degerinde artan kVp
ile degisen 1QFi,, degerleri
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Sekil 4.36 Fuji FCR dedektorii igin sabit mAs (40 mAs) degerinde artan kVp ile degisen
IQFiny degerleri

4.1.3 Farkh Sistemlerin Artan Demet Enerjisi ile Degisen IQFinv Degerlerinin

Karsilastirilmasi

4.1.3.1 Sabit Detektor Hava Kerma (DAK) degerinde farkh dijital radyografi

sistemleri icin 1QF;,, degerlerinin karsilastirilmasi
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Sekil 4.37 Farkli dedektorlerde sabit DAK (~4 uGy) i¢in artan kVp ile degisen 1QFiny
degerleri
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4.1.3.2 Sabit Cilt Giris Dozu (ESD) degerinde farkh dijital radyografi sistemleri

icin IQF;,, degerlerinin karsilastirilmasi
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Sekil 4.38 Farkli dedektérlerde sabit ESD (~0,4 mGy) igin artan kVp ile degisen I1QFin,
degerleri

4.1.3.3 Sabit mAs degerinde farkh dijital radyografi sistemleri icin IQFj,,

degerlerinin karsilastirilmasi

Sabit mAs degerleri igin; farkli dijital radyografi sistemlerinde, IQFi,, degerlerinin artan
kVp ile degisimi Sekil 4.39°da gosterilmistir. Cizelge 3.11, Cizelge 3.12, Cizelge 3.13
ve Cizelge 3.14’de belirtilmis mAs degerleri icin karsilastirmalar yapilmistir.

66



7,00
6,00
5,00

4,00

3,00 :
2,00

1,00

Ters Goriintii Kalitesi indeksi (1QF;,,)

0’00 T T T T T T T 1
50 60 70 80 90 100 110 120 130

Tiip Gerilimi (kVp)

B DRX-1C A Pixium 4600 X Toshiba @ Fuji FCR

Sekil 4.39 Farkli dedektorlerde sabit mAs igin artan kVp ile degisen 1QFi,, degerleri

4.2 Sinyal Transfer Ozelligi (STP)

Tez ¢alismasi kapsaminda kullanilan her bir dedektor igin ti¢ farkli demet kalitesinde
2,5 uGy dedektor hava kerma degeri ve bu degerin yaklasik ii¢ kat alt1 ve tistiindeki doz
degerleri i¢in homojen dedektor goriintiileri alinmistir. Bu goriintiilerin merkezinden
secilen ilgi alanlar1 (ROI) i¢in hesaplanan ortalama piksel degerlerine karsilik gelen doz
degerleri i¢in grafikler cizilmistir. Tez calismasi kapsaminda dort farkli detektor igin
RQAS demet kalitesindeki doz-cevap egrileri Sekil 4.40, Sekil 4.41, Sekil 4.42 ve Sekil
4.43’de verilmistir. Ayrica bu grafiklerden elde edilen tiim STP esitlikleri her bir demet
kalitesinde ¢alismada kullanilan tiim detektorler i¢in Cizelge 4.1, Cizelge 4.2 ve Cizelge
4.3’de gosterilmistir.

4.2.1 Farkh Dedektorler icin RQAS Demet Kalitesinde Doz-Cevap Egrileri

Tez kapsaminda kullanilan tiim dedektorler igin; IEC 62220-1 protokoliine uygun
olarak RQAS demet kalitesi i¢in elde edilen doz-cevap egrileri Sekil 4.40, Sekil 4.41,
Sekil 4.42 ve Sekil 4.43°de gosterilmistir.
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Sekil 4.40 DRX-1C dedektorii icin IEC 62220-1 protokoliine gore RQA5 demet
kallitesinde doz cevap egrisi
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Sekil 4.41 Trixell Pixium 4600 detektorii igin IEC 62220-1 protokoliine gére RQAS
demet kallitesinde doz cevap egrisi
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Sekil 4.42

Toshiba FDX4343R dedektorii icin IEC 62220-1 protokoliine gére RQAS
demet kallitesinde doz cevap egris
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Sekil 4.43 Fuji FCR dedektorii igin IEC 62220-1 protokoliine gére RQAS demet

kalitesinde doz cevap egrisi
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Cizelge 4.5 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA5 demet Kkalitesinde 4 farkli dedektor

icin STP denklemleri
Dedektor Demet Kalitesi Regresyon Sabiti
(RQAS) (R
Carestream DRX-1C PV=423.6In(E) + 1189.5 0,99
Trixell Pixium 4600 PV=-2611In(E) + 19285 0,99
Toshiba FDX4343R PV =116.32E + 44.383 1,00
Fuji FCR Profect CS PV=9111.4E" 0,99

E: Dedektor hava kerma degeri

Cizelge 4.6 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA6 demet kalitesinde 4 farkli dedektor

icin STP denklemleri
Dedektor Demet Kalitesi Regresyon Sabiti
(RQAG) (R%)
Carestream DRX-1C PV=422.53In(E) + 1248.9 0,99
Trixell Pixium 4600 PV=-2605In(E) + 18808 1,00
Toshiba FDX4343R PV=134.99E + 51.191 1,00
Fuji FCR Profect CS PV= 8866.8E ™%’ 0,99

E: Dedektor hava kerma degeri
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Cizelge 4.7 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA9 demet Kkalitesinde 4 farkli dedektor
icin STP denklemleri

Dedektor Demet Kalitesi Regresyon Sabiti
(RQA9) (R%)
Carestream DRX-1C PV=428.78In(E) + 1226.4 1,00
Trixell Pixium 4600 PV= = -2594In(E) + 18956 1,00
Toshiba FDX4343R PV= 144.35E + 59.086 1,00
Fuji FCR Profect CS PV= 94933 %2 0,99

E: Dedektor hava kerma degeri

4.3 Farkli Demet Kaliteleri icin Dedektor Performansinin Karsilastirilmasi

4.3.1 Modiilasyon Transfer Fonksiyonu(MTF)

Bu kisimda IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak; ii¢ demet kalitesinde (RQAD,
RQAG ve RQA9) ve 2,5 uGy detektor hava kerma degerinde dikey ve yatay yonde
orneklenmis gorintiilerin ortalamasindan elde edilen MTF sonuglar1 her bir dedektor

icin Sekil 4.44, Sekil 4.45, Sekil 4.46 ve Sekil 4.47°de verilmistir.
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Modiilasyon Transfer Fonksiyonu

Uzaysal Frekans (mm)

Sekil 4.44 DRX-1C dedektorii igin IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak farkli demet
kaliteleri i¢in MTF Olglimleri
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Sekil 4.45 Trixell Pixium 4600 dedektorii igin IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak
farkli demet  kaliteleri i¢gin MTF olgtimleri
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Sekil 4.46 Toshiba FDX4343R dedektorii igin IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak
farkli demet kaliteleri i¢in MTF Glgtimleri

Modiilasyon Transfer Fonksiyonu

Uzaysal Frekans (mm)

Sekil 4.47 Fuji FCR dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak farkli demet
kaliteleri igin MTF ol¢timleri
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4.3.1.1 Farkh Dedektorler icin Modiilasyon Transfer Fonksiyonu

Dort farkli dijital radyografi sistemi i¢in her bir demet kalitesinde elde edilen MTF
egrileri Sekil 4.48, Sekil 4.49, Sekil 4.50 ve Sekil 4.51°de kiyaslanmastir.

4.3.1.1.1 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA 5 demet Kkalitesi icin ol¢iimler

------ Pixium4600

= . =TOSHIBA

DRX-1C

FujiFCR

Modiilasyon Transfer Fonksiyonu

Uzaysal Frekans (mm)

Sekil 4.48 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA5 demet
kalitesinde MTF olglimleri
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4.3.1.1.2 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA 6 demet Kalitesi icin dl¢ciimler
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Sekil 4.49 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA6 demet
kalitesinde MTF ol¢timleri

4.3.1.1.4 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA 9 demet kalitesi i¢in 6l¢ciimler
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Sekil 4.50 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor i¢in RQA9 demet
kalitesinde MTF Gl¢iimleri

75



4.3.2 Normalize Giiriiltii Gii¢ Spektrumu (NNPS)

Tez kapsaminda kullanilan dort farkli detektor icin RQAS, RQA6 ve RQA9 demet
kaliteleri ve 2,5 uGy detektor hava kerma degeri i¢in elde edilen dikey yonde NNPS
sonuglart Sekil 4.51, Sekil 4.52. Sekil 4.53 ve Sekil 4.54°de gosterilmistir.
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Sekil 4.51 DRX-1C dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak farkli demet
kaliteleri i¢in NNPS 6l¢timleri
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Sekil 4.52 Trixell Pixium 4600 dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak
farkli demet kaliteleri igin NNPS olgtimleri
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Sekil 4.53 Toshiba FDX4343R dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak
farkli demet kaliteleri igin NNPS 6l¢timleri
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Sekil 4.54 Fuji FCR dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak farkli demet
kaliteleri i¢in NNPS ol¢timleri

4.3.2.1 Farkh Dedektorler icin Normalize Giiriiltii Gii¢ Spektrumu

4.3.2.1.1 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA 5 demet kalitesi i¢in 6l¢iimler

Dort farklr dijital radyografi sistemi igin elde edilen dikey yondeki NNPS egrileri, bu
calismada incelenen her bir demet kalitesi icin Sekil 4.55, Sekil 4.56, Sekil 4.57, Sekil

4.58°de kiyaslanmistir.
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Sekil 4.55 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA5 demet
kalitesinde NNPS ol¢timleri

4.3.2.1.2 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA 6 demet kalitesi icin dl¢ciimler
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Sekil 4.56 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA6 demet
kalitesinde NNPS 6l¢iimler
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4.3.2.1.4 IEC 62220-1 protokoliine gore RQA 9 demet kalitesi icin dl¢iimler
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Sekil 4.57 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA9 demet
kalitesinde NNPS o6l¢timleri

4.3.3 Dedeksiyon Kuantum Etkinligi (DQE)

Tez kapsaminda kullanilan dort farkli dedektor igin; IEC 62220-1 protokoliine gore
RQA5, RQA6 ve RQA9 demet kalitelerinde MTF ve NNPS o6l¢iim sonuglar
kullanilarak DQE hesaplamalar1 yapilmistir. Elde edilen egriler Sekil 4.58, Sekil 4.59,
Sekil 4.60, ve Sekil 4.61°de gosterildigi gibi kiyaslanmuastir.
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Sekil 4.58 DRX-1C dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak farkli demet
kaliteleri i¢in DQE o0l¢timleri
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Sekil 4.59 Trixell Pixium 4600 dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak
farkli demet kaliteleri i¢in DQE 6l¢timleri

81




0,8 -
0,7 -
0,6 -
0,5 1
0,4 -
0,3 -

0,2 -

Dedeksiyon Kuantum Etkinligi

0,1 -

0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5 4

Uzaysal Frekans (mm)

Sekil 4.60 Toshiba FDX4343R dedektorii i¢in IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak
farkli demet kaliteleri i¢in DQE olgtimleri
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Sekil 4.61 Fuji FCR dedektori igin IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak farkli demet
kaliteleri i¢in DQE o6l¢timleri
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4.3.3.1 Farkh Dedektorler icin Dedeksiyon Kuantum Etkinligi

Dort farkli dijital radyografi sistemi igin; elde edilen dikey yondeki MTF ve NNPS
egrileri kullanilarak hesaplanan DQE egrileri her bir demet kalitesinde Sekil 4.62, Sekil
4.63, Sekil 4.64, ve Sekil 4.65’de gosterildigi gibi kiyaslanmustir.

4.3.3.1.1 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak gerceklestirilmis RQA 5 demet

kalitesi icin 6lciimler
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Sekil 4.62 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQAS demet
kalitesinde DQE ol¢timleri
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4.3.3.1.2 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak gerceklestirilmis RQA 6 demet

kalitesi icin olciimler
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Sekil 4.63 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA6 demet
kalitesinde DQE o6l¢timleri

4.3.3.1.3 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak gerceklestirilmis RQA 9 demet

kalitesi icin ol¢iimler
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Sekil 4.64 IEC 62220-1 protokoliine uygun olarak 4 farkli dedektor icin RQA9 demet
kalitesinde DQE o6l¢timleri
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5. SONUC VE TARTISMA

DRX-1C  dedektorii, A.U. Niikleer Bilimler Enstitiisinde egitim amach
kullanilmaktadir. Dolayisiyla kontrast-ayrinti  dlgiimleri sadece EUR 16260

protokoliinde Onerilen 1simmlama protokoliine gore yapilmistir (REPORT EUR 16260,
1996).

Trixell Pixium 4600 dedektorii ile klinikte gogiis, pelvis ve lomber vertebra
incelemeleri i¢in kullanilan 1smmlama parametrelerinin, EUR 16260 protokoliinde
onerilen parametreler ile ayni oldugu goriilmiistiir. Sadece karin incelemesi icin klinik
tarafindan kullanilan 1sinlama protokolii farklilik gostermistir. Karin incelemesi igin
klinik protokol kullanilarak elde edilen kontrast-detay egrisinden hesaplanan IQFin,
degeri 2,21 iken, EUR 16260 protokolii kullanilarak elde edilen IQFj,, degeri 2,91 dir
Bunun sebebi EU protokoliinde isinlamada kullanilan kVp degeri (81 kVp), klinik
protokolde kullanilan kVp degerinden (85 kVp) daha disiik olmasidir. Klinik
protokolde daha yiiksek kVp kullanilmasi, karin incelemesini simiile edlen PMMA
tabakalarindan sagilan x-1g1n foton sayisinda artisa sebep olmus ve daha diisiik boyuttaki

ve kontrasttaki objelerin ayirt edilebilirligi azalmistir.

Toshiba FDX4343R ve Fuji FCR dedektorii ile klinikte karmn, gogiis, pelvis ve lomber
vertebra incelemeleri igin kullanilan 1ginlama protokolleri EUR 16260 protokoliinde
onerilen 1s1nlama protokolleri ile hemen hemen aynidir. Bu da klinigin, Avrupa Birligi

tarafindan onerilen tavsiyelere uydugunu gostermektedir.

Klinik incelemeler i¢in, PCXMC Monte Carlo programi kullanilarak hesaplanan etkin
dozlarin bilgisayarli radyografi sisteminde, diger flat panel dedektorler igin hesaplanan
degerlerden daha yiiksek oldugu goriilmektedir. Bunun sebebi, bilgisayarli radyografi
sistemlerinin otomatik 1sinlama kontrolii dedektoriiniin referans doz degerinin 200 hizli
film-ekran sistemine esdeger olacak sekilde ayarlanmasindan (yaklasik 5 uGy) ve bu

sistemlerin sinirl dedeksiyon kunatum etkinligine sahip olmasidir.

Dedektorler kendi icinde karsilastirildiginda en iyi kontrast-ayrintt performansini

gosteren dedektor Toshiba FDX4343R iken, en diislik kontrast ayrint1 performanst Fuji
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Bilgisayarli radyografi sistemi i¢in elde edilmistir. Toshiba FDX4343R dedektoriinde
kiictik piksel boyutu ve yiliksek oranli grid kullanilmas: daha diisiik boyutlu ve daha
diisiik kontrastli objelerin ayirt edilmesini saglamistir. Tam aksine Fuji dedektoriinde
bliyiik piksel boyutu kullanilmasi ve bu dedektoriin yapisi geregi yiiksek giiriilti
degerine sahip olmasi diisiik kontrastli ve kiiciik boyutlu objelerin ayirt edilebilirligini

zorlagtirmisgtir.

Bacher vd. (2006) ¢alismasinda g6giis bolgesi i¢in Trixell Pixium 4600 dedektorii ile
yaklasik 50 uGy fantom giris dozu i¢in; IQFi,, degerini 2,5 olarak bulmuslardir ve bu
tez calisgmasinda 59 puGy fantom giris dozu igin elde edilen IQFi,, degeri (2,47) ile
uyumlu oldugu goriilmistiir. Huawere vd. (2006) ¢alismasinda; Trixell Pixium 4600
dedektorii ile alinan Glgiimler igin, 10 cm PMMA Kkalinligi kullanilarak gogiis bolgesi
simiile edilmis ve 125 kVp tiip voltajinda 1sinlamalar gergeklestirilmistir. Bu
parametreler i¢in elde edilen 1QFi,, degerinin 2,17 oldugu gorilmiistir. Bizim
calismamizda Trixell Pixium 4600 dedektorii ile yine aymi kalinlikla simiile edilen
chest bolgesi icin ayni tiip voltajinda IQFi,, degerinin 2,47 oldugu goriilmiistiir.
Huawere vd. ¢alismasi i¢in gortntiiler 400 hizli film-ekran sistemine esdeger doz (2,5
uGy detektor dozu) ile AEC kullanilarak alinmistir. Bizim ¢alismamizda detektor giris
dozu 4,06 uGy olarak Slglilmiistiir. IQFj,, degerleri arasindaki farklilik, dedektor giris
dozlarindaki bu farklilik ile ag¢iklanabilir. Normann vd. (2005) ¢alismasinda Trixell
Pixium 4600 dedektorii ile yetiskin bir hastadaki sa¢ilmay1 simiile etmek i¢in 15 cm
PMMA kalinligi kullanilarak elde edilen CDRAD goriintiilerinden (Klinikte lomber
vertebra ve iirografi incelemelerinde kullanilan goriintii isleme algoritmast ile), 77 kVp
ve 16 mAs 1sinlama paremetreleri igin; 1QFi,, degeri 3,33 olarak rapor edilmistir. Ayni
dedektdr ile bu tez ¢alismasinda 77 kVp ve 12,5 mAs 1sinlama paremetrelerinde 20 cm
sacict kalinligr kullanilarak elde edilen IQF;,, degeri 3,11 olarak 6l¢iilmiistiir. Normann
vd. calismasinda elde edilen degerin, bu tez calismasina gore daha yiiksek oldugu
gorilmustir. 1QF;,, degerlerindeki bu farkliik bu c¢alismada kullanilan sagici
kalinliginin daha fazla olmasi ile agiklanabilir. Sagici kalinhigr arttik¢a, sagilan foton
sayist artis gostermis ve dolayisi ile goriintii kaliteside azalmistir. Yine lomber vertebra
incelemesi i¢in Trixell Pixium 4600 dedektoriiniin kullanildigi  Geijer vd. (2009)
calismasinda 20 cm PMMA kalinhg: ile lomber vertebra bolgesi simiile edilmis ve 400
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hizli film-ekran sistemlerine esdeger dedektor dozu (2,5 uGy dedektor dozu) igin; 77
kVp tiip voltajinda IQFj,, degeri 2,13 olarak bulunmustur. Bu 1ginlama parametreleri
icin hesaplanmis etkin doz degeri ise 0,10 mSv olarak bulunmustur. Bizim
calismamizda ise; yine 20 cm PMMA kalinligi ile simiile edilmis lomber vertebra
bolgesi i¢in 77 kVp tiip voltajinda, IQF;,, degeri 3,11 bulunmustur. Dedektor giris dozu
4,03 uGy olarak olciilmiistiir. Hesaplanan etkin doz degeri ise 0,149 mSv degerini
almistir. IQFjn, degerlerinde goézlenen farkliligin; bizim g¢alismamizda daha yiiksek
dedektor giris dozu kullanilmasindan kaynaklandigi diistiniilmektedir. Bu calismada;
fantom giriginde Ol¢iilen HK degerinden hesaplanan etkin doz degerinin yiiksek olmasi
ise; Geijer vd. calismasinda cihazin toplam filtrasyonu 4.5 mm-Al iken, bizim
caligmamizda kullanilan goriintiileme cihazinin toplam filtrasyonun 3.5 mm-Al degeri
ile daha diistiktiir. Bu durum bizim ¢alismamizda etkin dozlarin daha yiiksek ¢ikmasina
sebep olmustur. Chris. vd. (2006) c¢alismasinda ise abdomen igin Trixell Pixium 4600
markali detektor ile yapilan Olglimler icin 1,58 mGy cilt giris dozu ile IQFiy
degerlerinin 2,91 degerini aldig1 gézlenmistir. Bu ¢alismada klinikte kullanilan 1sinlama
parametrelerinde 1,146 mGy cilt dozu igin; IQFin, degeri 2,26 olarak hesaplanmustir.
IQFinv degerleri arasinda % 22 oranindaki farklilik cilt giris dozlarinin farkli olmasi ile
aciklanabilir. Geijer vd. (2001) calismasinda insan viicudu 15 cm akrlik ile simiile
edilmis  ve 1sinlamalar AEC kullanilarak intravenéz iirografi uygulamalari igin
kullanilan standart 1sinlama parametrelerinde gergeklestirilmistir. Bu kosullarda Fuji
ST-V dedektorii ile alinan dlgtimler igin; 0,64 mGy cilt giris dozunda IQFj,, degeri 2,5
olarak bulunmustur. Bizim g¢alismamizda ise; Fuji FCR dedektorii ile sabit cilt giris
dozu igin (0,54 mGy), 81 kVp tiip voltaji ile alinan 6l¢iimlerde 1QFi,, degerinin 2,55
oldugu goriilmistir. Yine Geijer vd. ¢alismast i¢in, Trixell pixium detektord ile ayni
kosullarda gerceklestilen dlglimlerde 0,44 mGy detektor dozu igin; 1QF;,, 3,33 olarak
bulunmustur. Bizim ¢alismamizda Trixell Pixium 4600 dedektérii ile 0,57 mGy sabit
cilt giris dozu igin yine 81 kVp tiip voltaji ile alinan dlgimlerde 1QFi,, degeri 4,42
olarak bulunmustur. Trixell Pixium 4600 dedektorii i¢in bizim c¢alismamizda daha
yiikksek 1QFin degerlerinin elde edilmesi (yaklasik % 32 daha biiyiik), Geijer vd.
caligmasina gore bizim calismamizda % 29 civarinda daha yiiksek cilt giris dozu

kullanilmasindan kaynaklanmaktadir.
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Sabit dedektor hava kerma degerinde, artan kVp degeri ile tiim dedektorlerde en yiliksek
kVp degerinde IQFj,, degeri dismiistir. Bu durumun vyiiksek enerji degerinde,
dedektorle etkilesmeden gecen foton sayisinda artistan kaynaklandigi diistiniilmektedir.
Sabit fantom giris dozlar1 ve sabit mAs degerlerine karsilik artan kVp degerlerinde,
dedektor hava kerma degerleri de artmaktadir. Bdylece sinyal giiriiltii oran1 da
arttigindan diisiik kontrast ve boyuttaki objelerin ayirt edilebilirligi artmaktadir. Artan
dedektor hava kerma degerleri ile kontrast-ayrinti egrilerinden elde edilen IQFjq,
degerleri belirli bir degere kadar artmis ve yiiksek kVp degerlerine karsilik gelen yiiksek
dedektor hava kerma degerlerinde diisiise ge¢mistir. Bunun sebebinin artan kVp
degerleri ile daha enerjik hale doniisen x-15in fotonlarinin dedektorle etkilesmeden
dedektorii gecmesi ya da yiiksek dedektér hava kerma degerlerinde dedektorlerde
belirgin hale gelmeye baslayan yapisal giiriiltiiden kaynaklandigi diisiiniilmektedir.
Sabit mAs ve artan kVp ile yapilan kontrast-ayrinti Olglimleri otomatik 1ginlama
dedektoriiniin kullanilmadigi duruma karsilik gelmektedir. Diisiik kVp degerlerinde tiip
¢ikis dozu diisiikk oldugundan ve buna bagh olarak da her bir incelemeyi simiile eden
PMMA tabakalarinin girisindeki cilt giris dozu da diisiik olacagindan kontrast-ayrinti
egrilerinden elde edilen IQF;j,, degerleri de diisiiktiir. Yani diisiik kVp’lerde diisiik
goriintii kalitesi elde edilmistir. Ornegin; 60 kVp de sabit mAs degerinde tiim
goriintiileme sistemlerde oOlglilen dedektér hava kerma degerleri yaklasik 1 uGy
degerindedir. Bu doz degerinde goriintii kalitesine elektronik giiriiltiinlin etkisi fazladir.
Bu nedenle otomatik 1s1nlama kontroliiniin kullanildig1 durumlarda, dedektor giris hava
kerma degeri genellikle flat panel dedektorler icin yaklagik 2,5 pGy ve bilgisayarli
radyografi sistemleri i¢in de yaklasik 5 uGy’dir.

Dijital goriintiileme dedektorleri i¢in daha gergeke¢i goriintli kalitesi degerlendirmesi
sonuclart veren fiziksel Olglimler (MTF, NNPS ve DQE), kontrast-ayrint1 6l¢iim
sonuclarina benzer sonuglar vermistir. Fuji bilgisayarli radyografi sistemi i¢in klinik
incelemelerde kullanilan demet kalitesine yakin demet kalitelerinde Olgiillen DQE
degerleri en diisiik iken, Toshiba dedektorii i¢in en yiiksek degerler dl¢iilmiistiir. Bu da
fiziksel goriintii kalitesi Olglimlere gore nispeten Ol¢lilmesi daha kolay olan kontrast-
ayrintt  Ol¢iim sonuglarii desteklemektedir. Dedeksiyon kuantum etkinligi, bir

gorlintiilleme dedektoriiniin sinyal giiriiltii oran1 performansinin karakterizasyonunda
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kullanilan énemli bir niceliktir. Flat panel dedektorlerin dedeksiyon kuantum etkinligi
(vaklasik % 60-70), bilgisayarli radyografi sistemlerinin dedeksiyon kuantum
etkinliginden (yaklasik % 20-30) daha yiiksektir. Bu da genel anlamda flat panel
dedektorlerin, bilgisayarli radyografi sistemlerine gore daha iyi Kkontrast-ayrinti

dedeksiyonuna sahip olmasini a¢iklamaktadir.

Fiziksel testler icin literatiirdeki diger calismalar incelenmistir. Cizelge 5.1°de bu tez
caligmasi ve literatiirde daha 6nce yapilmis calismalar i¢in benzer kosullar altinda elde
edilen MTF degerleri kiyaslanmistir. Buradaki verilere gore; bu tez calismasi igin
Olciilen MTF degerlerinin Bertolini vd. ve Samei vd. ¢alismalari ile uyumlu oldugu
gozlenmistir. Cizelge 5.2’de  DRX-1C ve Trixell Pixium 4600 dedektorleri igin tez
kapsaminda elde edilen DQE 6l¢lim sonuglar1 Bertolini vd. ve Samei vd. ¢aligmalar ile
kiyaslanmistir. RQAS5 demet Kkalitesinde, her iki dedektor igin belirli frekans
degerlerinde karsilastiritlan DQE sonuglart Bertolini vd. ve Samei vd. ¢aligmalari ile
uyumluluk gostermektedir. Benzer sekilde DRX1-C dedektorii icin RQA9 demet
kalitesinde elde edilen DQE sonuglar i¢in de; Bertolini vd., Samei vd. ve Bor vd.

calismalari ile benzer sonuclar gdzlendigi goriilmektedir.

Cizelge 5.1 Farkli dedektorler i¢in tez kapsamindaki MTF Ol¢limlerinin literatiir ile

kiyaslanmasi
Deneysel * Bertolini Samei vd.(2013) °
vd.(2012) ?
Dedektor Uzay(s’;'n':_[;kans MTE MTE MTF

(RQAB) [ (RQA9) | (RQAB) | ROA9) | (RQAS) | (RQA9)

0,5 082 | 076 | 074 | 064 | 080 | 077

Pixium 15 047 | 037 | 040 | 040 | 038 | 036

4600 1 1 1 1 1 1 1

25 025 | 017 | 020 | 020 | 018 | 018

0,5 08l | 076 | 082 | 080 | 080 | 077

DRXLC 15 040 | 037 | 037 | 037 | 040 | 037

25 016 | 017 | 018 | 017 | 017 | 020

Tez kapsaminda Olgiilen MTF sonuglar1 verilmistir. “Bertolini vd. cahsmasinda 1 mm tungsten
kullanilarak elde edien dikey yondeki MTF sonuglart verilmistir. *Samei vd. ¢alismasi igin dikey yonde
elde edilmis MTF sonuglar1 verilmistir.
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Cizelge 5.2 Farkli dedektorler i¢in tez kapsamindaki DQE OGl¢iimlerinin literatiir ile

kiyaslanmast
Deneysel * Bertolini Samei vd.(2013) ° | Borvd. (2019)*
vd.(2012) 2
Dedektor | VZaysal DQE DQE DQE DQE
Frekans
(mm?) | (RQAS5) | (RQA9) | (RQAS5) | (RQA9) | (RQAS) | (RQA9) | (RQAS5) | (RQA)
0,5 0,45 0,34 0,43 0,22 0,52 0,34 - -
PIXUM 7517539 | 027 | 032 | 018 | 037 | 024 : :
4600 1 ) ) ) i) ) )
2,5 0,27 0,21 0,23 0,12 0,25 0,16 - -
0,5 0,61 0,36 0,61 0,41 0,62 0,41 0,66 0,45
DRX-1C
1,5 0,41 0,26 0,39 0,24 0,43 0,28 0,5 0,35
2,5 0,17 0,14 0,25 0,17 0,28 0,19 0,31 0,24

"Tez kapsaminda 6lgiilen DQE sonuglari verilmistir(2,5uGy dedektor giris dozu i¢in). “Bertolini vd.
calismasinda 2,5uGy dedektor giris dozu igin elde edien DQE sonuglari verilmistir. *Samei vd.
calismasinda 8,73 pGy dedektdr giris dozu igin elde edien DQE sonuglart verilmistir. “Bor vd.

calismasinda IEC protokoliine uygun olarak elde edilen DQE sonuglar1 verilmistir.

Bu tez calismasinin kapsami, gerceklestirilecek bir optimizasyon calismasi ile
genisletilebilir. Ayrica, her bir klinik inceleme ic¢in goriintii kalitesinin ve dozun
kalinliklardaki

degisimi,

arastirilabilir.

farkli
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EK-2: OBJ-IQV2 programi kullanilarak MTF degerinin belirlenmesi

EK-3: OBJ-IQV2 programi kullanilarak yapilan STP diizeltmeleri

EK-4: OBJ-IQV2 programi kullanilarak yapilan NNPS degerlendirmesi

98



EK-1 ImageJ programi ile ortalama piksel degerinin belirlenmesinin gosterimi
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Sekil 1 ImageJ programa ile ortalama piksel degerinin belirlenmesi
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EK-2 OBJ-IQV2 program kullanilarak MTF degerinin belirlenmesi
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Sekil 1 MTF 6l¢iimii i¢in OBJ-IQV2 programi ile kenar gériintiisinde segilen dikey
diizlem
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EK-3 OBJ-IQV2 programu kullanilarak yapilan STP diizeltmeleri
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Sekil 1 OBJ-IQV2 yazilim1 STP diizeltmelerinin yapildigi mentiniin ekran goriintiisii
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EK-4 OBJ-IQV2 programu kullanilarak yapilan NNPS degerlendirmesi
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Sekil 1 OBJ-IQV?2 programi ile NNPS degerlendirmeleri i¢in ROI se¢imi
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