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1. OZET

Konik 1s1nh bilgisayarh tomografi kullamlarak yapilan hacimsel hesaplamalarda

Kkesit kalinhginin etkisi

Bu c¢alismanin amaci konik 1smnli bilgisayarli tomografi (KIBT) ile yapilan

hacimsel hesaplamalarda kesit kalinliginin muhtemel etkilerini aragtirmaktir.

Sigir femoral kondillerinde kemik defektlerini temsil eden intraosseoz kaviteler
KIBT ile tarandi. Stereolojik bir metod olan Cavalieri prensibiyle kavite hacimlerinin
hesaplamalarinda 0.1 mm, 0.2 mm, 0.3 mm, 0.4 mm, 0.5 mm, 1 mm, 2 mm, 3 mm, 4
mm ve 5 mm kalinliktaki ardisik kesitler kullanildi. Hesaplanan hacimler Arsimet
prensibiyle hesaplanan hacimlerle kiyaslandi. 0.1 mm, 0.2 mm ve 0.3 mm kalinligindaki
kesitlerde, Cavalieri prensibiyle hesaplanan hacimler Arsimet prensibiyle hesaplanan

hacimlerle uyumluydu. (p>0.05).

Anahtar kelimeler: Radyografi, Dental, Konik 1smli bilgisayarli tomografi,

Kantitatif degerlendirme



2. SUMMARY

The effect of slice thickness on the volume estimations performed by using cone
beam computed tomography

The purpose of this study is to investigate possible effects of section thickness on

volume estimations with cone beam computed tomography (CBCT).

Intraosteal cavities representing bone defects on femoral condyles of bovines were
scanned by CBCT. Consecutive sections at 0.1 mm, 0.2 mm, 0.3 mm, 0.4 mm, 0.5 mm,
1 mm, 2 mm, 3 mm, 4 mm, and 5 mm thickness were used to estimate the volumes of
the cavities with the Cavalieri principle of stereological methods. Estimated volumes
were then compared with the volumes obtained by the Archimedean principle. In 0.1
mm, 0.2 mm and 0.3 mm thick slices, the volumes estimated by Cavalieri principle

were consistent with the volumes by the Archimedian principle (p>0.05).
Keywords: Radiography, Dental, Cone beam computed tomography,

Quantitative evaluation



3. GIRIS ve AMAC

Dis hekimliginde radyografi klinik muayene ile fark edilemeyecek dental ve
maksillofasiyal patolojilerin belirlenmesinde 6nemli rol oynamaktadir. Intraoral
radyografi teknikleriyle disler ve komsu cevre dokular goriintiilenirken, ekstraoral
radyografi teknikleriyle kafatasi, fasiyal kemikler, maksilla ve mandibuladaki anatomik

ve patolojik degisiklikler incelenebilir (1).

Maksillofasiyal bolgede, iki boyutlu goriintiilemeden kaynaklanan kisitlanmalar,
tic boyutlu goriintiilerin elde edilebildigi bilgisayarli tomografinin kullanimini
arttirmustir (2). Daha ¢ok medikal uygulamalarda kullanilan bilgisayarli tomografi (BT)’
nin ili¢ boyutlu goriintii vermesine karsin radyasyon dozunun yiiksek ve maliyetinin

fazla olmas1 dis hekimliginde kullanimini sinirlandirmustir (3, 4).

Baslangigta anjiografi (5-7), mamografi (6-8) ve radyoterapi rehberligi (6, 7, 9)
gibi medikal kullanimlar igin gelistirilen ve maksillofasiyal dokularin goériintiilenmesi
icin FDA tarafindan 2001 yilinda onaylanan (8, 10) KIBT’ nin, ii¢ boyutlu goriintii
vermesinin yaninda BT’ ye nispeten radyasyon dozunun az ve maliyetinin diisiik olmasi

dis hekimliginin tiim alanlarinda kullanimin arttirmustir (3, 4, 8, 10).

KIBT , BT ve Manyetik Rezonans Goriintiileme (MRG) tekniklerinde aksiyal,
sagital ve koronal diizlemlerde kesitsel goriintiiler elde edilebilir. Bu goriintiiler
tizerinde secilen herhangi bir diizlemde anatomik ya da patolojik bir yapinin hacmi
Cavalieri prensibi kullanilarak hesaplanabilir (11). Bu prensibe gore diizensiz sekilli
objenin hacmi objenin tamamindan sistematik rastgele elde edilen kesitlerin toplam
alani ile Kesitler aras1 mesafenin ¢arpimiyla tarafsiz bir gekilde hesaplanabilir (12). BT,
MRG ve ultrasonografi (USG) sistemleri, objenin tamamini birbirine paralel ve bilinen
mesafede iki boyutlu kesitler seklinde verdiginden, kesit goriintiileri iizerinde bu

yontem kullanilarak herhangi bir objenin hacim hesaplamasi yapilabilir (13-16).

Literatiirde KIBT goriintiilerinin hacimsel hesaplamalarda kullanildigi calismalar
sinirli sayidadir (11, 17-20). Secilen kesit kalinligiin bu hesaplamalara etkisi ise

yeterince aragtirilmamastir.



Kemik i¢i defektlerin farkli kesit kalinliklarinda hacim 6l¢iimlerini yaptigimiz bu

calismada hipotezimiz kesit kalinlig1 arttik¢a hata oraninin artacagi yoniindedir.

Arastirmadan elde edilecek sonuglarla farkli boyutlardaki defektlerin stereolojik
olarak hacminin hesaplanmasi ile kesit sayisi ve kesit kalinliginin bu hesaplamalardaki

etkisi ortaya koyulacaktir.



4. GENEL BILGILER

Radyografi, dis hekimliginde klinik degerlendirmede onemli bir yardimci tani
aracidir. Bu amagcla yillarca ii¢ boyutlu nesnelerin iki boyutlu goériintiisiinii veren
intraoral ve ekstraoral radyografi teknikleri kullanilmistir. Volumetrik goriintiileme
amagh stereskopi, tomografi, tomosentez, tuned-apertura computed tomography
(TACT) gibi farkli teknikler de denenmistir (21, 22). 1972’ de Hounsfield BT’ yi
gelistirerek medikal goriintiilemede devrim yaratmistir (22). BT yillardir kullanilmasina
ragmen pahali bir teknik olmasi, iyonize radyasyon dozunun yiiksek olmasi gibi

nedenlerle dis hekimliginde kullanimi sinirl kalmistir (23).

Giinimiizde dis hekimliginde implantoloji, ortodontik ve endodontik
uygulamalar, TME degerlendirilmesi, maksillofasiyal bodlge anatomisinin ve
patolojilerinin degerlendirilmesinde Sik¢a kullanilan KIBT teknigi (24, 25), dental
volumetrik tomografi (DVT), cone beam volumetrik tomografi (CBVT), dental

bilgisayarli tomografi (DBT) ve cone beam goriintiileme olarak da adlandirilmaktadir

(5).
4.1. KIBT Tekniginin Esaslar:

KIBT cihazlarinda goriinti olusmast i¢in bir platform (gantri) igerisine
sabitlenmis konik ya da piramidal sekilli x-151n1 kaynagi ile iki boyutlu dedektoriin hasta
basinin etrafinda en az 180 lik tek bir rotasyon yapmasi yeterlidir (5-7, 9, 23, 24, 26,
27).

4.2. KIBT Cihazlarinda Goriintii Olusturulmasi

KIBT’ de goriintii olusmas1 4 asamada gerceklesir; konfigiirasyon kazanimi,
goriintliniin elde edilmesi, goriintliniin yeniden diizenlenmesi (rekonstriiksiyon) ve

goriintliniin ekrana aktarilmasi (5, 7).
4.2.1. Konfigiirasyon Kazanimi

Konik 151n teknigi i¢in geometrik konfigiirasyon ve kazanim mekanizmasi teorik

olarak basittir. X-1511 kaynag1 ve dedektoriin hasta basi etrafinda karsilikli senkronize



bir tek tam ya da kismi rotasyonel taramasi yeterlidir ancak klinik olarak bu asamada

bazi 6nemli parametreler goz 6niinde bulundurulmalidir (7).
4.2.1.1. Hasta Pozisyonu

KIBT cihazlar1 tarama iglemini 3 farkli pozisyonda yapilabilir; oturarak, ayakta ve
supin pozisyonunda. Supin pozisyonunda goriintii elde eden cihazlar fiziksel olarak
fazla yer kaplar ve fiziksel engelli hastalar i¢in kullanim zorlugu yaratirlar. Ayakta
gorintii elde eden cihazlar tekerlekli sandalyede olan hastalara gore ayarlanamayabilir.
Oturularak goriintii elde eden cihazlar kullanim kolaylig1 acisindan en rahat olanlardir

fakat fiziksel engelli ve tekerli sandalyedeki hastalar i¢in sorun yaratabilirler (5, 7, 10).
4.2.1.2. X-151m1 Olusumu

Her projeksiyon goriintiisii rotasyon esnasinda X-isin1 demetinin dedektor
tarafindan yakalanmasiyla ardisik olarak olusur. Teknik olarak en kolay yontem daimi
1s1n demeti kullanmak ve dedektdriin x-151m1 yoOriingesinde olmasini saglamaktir. Bu
goriintli olusmasina katki saglamamakla beraber hastanin fazla radyasyon almasina
neden olur. Alternatif olarak atimli 151n demeti kullanilip dedektorle cakistirilir yani
gercek 1sinlama zamani tarama zamanindan daha kisadir ki boylelikle hastanin aldig:

radyasyon miktar1 azaltilir (5, 7).

ALARA prensibine gore KIBT 1sinlama faktorleri; tiip akimi (mA), tiip voltaji
(kVp), hastaya gore ayarlanmalidir. Baz1 KIBT cihazlarinda bu faktorler gegen 1smn
demetinin yogunluguna gore otomatik olarak ayarlanir, bazilarinda ise 1sinlama ayarlari

baslangicta otomatik olarak belirlenir (5).
4.2.1.3. Tarama Hacmi-Goriintiileme Alanmi- FOV

FOV’ un boyutlar1 oncelikli olarak dedektér boyutu ve sekline, 1s1n demetinin
geometrisine ve cihazin kolimasyon yetenegine baglidir. FOV’ un sekli silindirik ya da
kiiresel olabilir. Kolimasyon x 1ginlarimin ilgili alanla sinirli kalmasini saglar (5, 7, 10).
Her hastada incelenecek alana uygun FOV segilebilir. Kiiclik FOV secildiginde hastanin
aldig1 doz miktar1 azalir, obje ¢oziiniirliigi artar, rekonstriiksiyon zamani azalir. Biiyiik
FOV secildiginde hastanin aldigit doz miktar1 artar, obje ¢Ozlniirliigli azalir,

rekonstriiksiyon zamani artar (6, 7, 10). Ayn1 zamanda incelenecek alana uygun FOV



secilmediginde hekim gereksiz oldugu halde daha genis alanlar1 yorumlamak
durumunda kalir (10).

KIBT cihazlar1 FOV boyutuna gore siniflandirilabilir;
Lokalize bolge: 5 cm veya daha kiigiik (temporomandibular eklem, dentoalveoler yapi)
Tek ark: 5 cm ile 7 cm arasi (maksilla, mandibula)
Arklar arasi: 7 cmile 10 cm arasi (mandibula inferior nazal konka arasi)
Maksillofasiyal: 10 cm ile 15 ¢cm arasi (mandibuladan nazion noktasina)
Kraniyofasiyal: 15 cm’ den fazla (mandibula alt kenar1 verteks arasi) (7, 10).
4.2.1.4. Tarama Faktorleri

Tarama esnasinda iki boyutlu sefalometrik goriintiileri andiran, temel goriintii
(basis, raw, frame image) denilen ardisik goriintiiler olusur. Bunlarmm tamami
projeksiyon verisini (data) olusturur (5-7, 9, 23, 26, 27). Projeksiyon verisini olusturan
gorilintli sayisi, frame orani (saniyede olusan goriintii sayisi), rotasyon hizi ve ark
yoriingesinin tamamu tarafindan belirlenir (23). Frame oraninin fazla olmasi, daha fazla
projeksiyon verisi, rekonstritksiyonda daha fazla bilgi, daha fazla uzaysal ve kontrast
rezoliisyon saglar, giiriiltii ve metalik artefaktlar azalir. Buna karsilik rekonstriiksiyon
zaman artar, sinyal-giiriiltii orani artar, tarama zamani uzar ve hastanin aldig1 doz artar

(5-7).

KIBT cihazlarinda tarama zamaninin kisa olmasi hasta hareketinden kaynaklanan
artefaktlar1 azaltacagindan istenilen bir durumdur. Tarama zamani, frame orani
artirtlarak, projeksiyon sayis1 azaltilarak ya da tarama arki kisaltilarak azaltilabilir fakat

son iki yontem giiriiltiiyii arttirdigindan ilki daha uygundur (5).
4.2.2. Goriintiiniin Elde Edilmesi

KIBT cihazlar1 kullanilan dedektor tipine gore ikiye ayrilir; flat panel dedektorler
(FPD) ve imaj giiglendiriciye (image intensifier tube, 11T) bagli charged coupled device
(IIT/CCD) kombinasyonundan olusan dedektdrler. IIT/CCD kombinasyonu CCD’ ye
fiber optikle bagli IIT’ den olusur. FPD, amorf silikondan yapilmis ince film



transistoriine uygulanmis sezyum iodid sintilator tabakasina bagli solid state sensor
temelli indirek dedektorlerdir (5, 7, 27). Giiniimiizde KIBT sistemlerinin ¢cogunda FPD’
ler kullanilmaktadir (23). FPD’ ler, CCD’ lere gore daha basit yapida, daha az hacim
kaplayan ve daha genis dinamik araliga sahip alicilardir. IIT/CCD’ lerde izlenen
geometrik distorsiyon FPD’ lerde izlenmez (7). IIT/CCD dedektorleri daha fazla giiriiltii
yapar ve dedektor konfigiirasyonundan gelen geometrik distorsiyonlari azaltmak i¢in 6n
isleme ihtiya¢ duyulur. FPD kullanilan KIBT cihazlarinda tarama daha hizli gerceklesir
buna bagli hasta hareketine bagl olusacak artefaktlar azalir (9). FPD kullanilan KIBT
sistemlerinde radyasyon spekturumuna verilen cevabin dogrusalligi, dedektor alami
boyunca verilen cevabin uniformlugu ve hatali piksellerle iligkili limitasyonlar vardir.
Bu etkiler daha ¢ok diisiik ve yiiksek ekspozlarda belirgindir. Bu problemden kurtulmak
icin dedektorler diizenli olarak kalibre edilmelidir (7, 23).

4.2.2.1. Voksel Boyutu

Tomografi goriintiilerinde iki boyutlu kare veya dikdortgen sekilli resim
elemanlarina piksel, secilen kesit kalinligina bagli olusan yapiya voksel denir. KIBT
cihazlarinda voksel boyutu dedektorlerdeki piksel boyutuna bagli olup ¢oziiniirligi
belirler. KIBT voksel boyutu cihazdan cihaza farklilik gosterip 0.076 mm ile 0.4 mm
arasinda degisir ki bu dental uygulamalar i¢in yiliksek ¢ozinirlik saglar (5, 7, 26),
ayrica voksellerin izotropik olmasi yani x, Y, z eksenlerinde boyutlar1 esit olmasi

multiplanar reformasyon goriintiilerinde (MPR) distorsiyon olusumunu engeller (6).
4.2.2.2. Gri Skala

KIBT’ nin ateniiasyon farkliliklarii gosterebilmesi ufak kontrast farkliliklarim
gorlintiileme kabiliyetiyle iligkilidir. Bu parametre bit derinligi olarak adlandirilir ve
gosterilebilen gri golge sayist olarak bilinir. Son nesil KIBT cihazlar1 12 bit (4096) veya
16 bit (32768) gri renk tonuna sahiptir (5).

4.2.3. Goriintiiniin Rekonstriiksiyonu

Dedektorlerde olusan ham datadan gelistirilmis algoritmalart igeren yazilim
programlariyla iic boyutlu hacimsel veri kiimesi (volumetrik data seti) ya da iic

ortogonal (aksiyal, sagital, koronal) diizlemde goriintii olusturulmasina rekonstriiksiyon



denir (5-7, 23, 26, 27). KIBT’ nin tek rotasyonunda 100 ile 600 arasi projeksiyon
olusur. Her projeksiyonda bir milyondan fazla piksel, her pikselde 12-16 bit veri
bulunur. Bu verilerin rekonstriiksiyonu matematiksel olarak karmagsiktir. Verilerin
kullanimin1 kolaylastirmak i¢in veriler bir bilgisayardan baska bilgisayara aktarilir.
Rekonstriiksiyon zamani, elde edilme parametrelerine (voksel boyutu, fov, projeksion
sayist), donanim ve yazilima bagli olarak bes-alt1 dakika ile 30 dakika arasinda farklilik
gosterir. Rekonstriiksiyon iki basamakta gerceklesir; kazanim asamasi bu asamada
Ozgiin temel projeksiyon olusumu ve bu projeksiyonlardaki tutarsizliklar1 diizeltmek
icin modifikasyonlar1 icerir. Ozgiin ve linear piksel defektlerindeki sinyal bosluklarimni
ortadan kaldirilmast imaj diizeltmesini olusturur. Histogram esitlenmesiyle imajlar
normallestirilir elektronik dedektor artefaktlar1 ortadan kalkar, diizeltmeden sonra
rekonstrilkksiyon asamasina gecilir. Temel projeksiyon goriintiileri sinogramda
diizeltilmis sinograma doniistiiriilir sonra Feldkamp algoritmasiyla rekonstriiksiyon

gerceklestirilir (5, 7).
4.2 .4. Goriintiiniin Ekrana Aktarilmasi

Mevcut voksellerin derlenmesiyle volumetrik veri seti olusur ve KIBT
cihazlarimin ¢ogunda goriintli ekranda ii¢ ortogonal diizlemde goriilir. Optimum
goriintlileme, pencere seviyesinin ve genisliginin ayarlanmasina ve spesifik filtrelerin

uygulanmasina baghidir (5).
4.3. Dis Hekimliginde KIBT Uygulamalari

KIBT teknigi tanimlandigindan bu yana maksillofasiyal bolge goriintiilemesinde
onemli bir yere sahiptir. Panoramik ve periapikal radyografi gibi ilk etapta kullanilacak
uygun bir gorlintiilleme yontemi olmamakla birlikte dis hekimliginin tiim alanlarinda
tan1 ve tedavi uygulamalarinda kullanilmaktadir (5, 7). KIBT dis hekimliginde
implantoloji, ortodontik ve endodontik uygulamalar, TME degerlendirilmesi,
maksillofasiyal bolge anatomisinin ve deformite, travma, enfeksiyon, kist, timor gibi
patolojilerinin degerlendirilmesinde, ¢iiriik teshisinde, periodontal kemik seviyesi ve
hava yolu degerlendirilmesinde kullanilmasinin yaninda adli dis hekimligi ve

otorinolaringoloji uygulamalarida mevcuttur (24, 25).



4.3.1. KIBT’ nin Endodontide Uygulama Alanlar1

Endodontik problemlerin basarili bir sekilde tedavi edilmesi, ilgili dis ve ¢evre
anatomik yapilar hakkinda bilgi veren giivenilir bir goriintileme teknigine baglhdir.
Intraoral radyografi (IR), endodontik hastaliklarin tani, tedavi planlamas1 ve takibinde
temel tan1 aracidir (10). IR ii¢ boyutlu anatomik yapilarm iki boyutlu gériintiisiinii verir.
Bu da dis kokleriyle komsu anatomik yapilarin ya da periapikal lezyonun uzaysal
iliskisinin dogru bir sekilde degerlendirilmesini engeller. Paralel teknikle alinan iR’ de
bile distorsiyon ve siiperpozisyon kaginilmazdir (10, 28, 29). Endodontide KIBT
kullanimiyla IR’ nin bu eksiklikleri giderilebilir. KIBT endodontide su amaclarla
kullanilabilir.

4.3.1.1. Kok Kanal Anatomisi ve Morfolojisinin Degerlendirilmesi

Endodontik tedavinin basaris1 tim kok kanallarinin belirlenerek, temizlenip
doldurulmasia baghdir (10, 29). Endodontik uygulamalarda yaygin kullanilan IR’ lerin
iki boyutlu dogasi ve siiperpozisyonundan otiirii kok kanal sayisinit ve morfolojisini
belirlemek giiglesir (30). Materna ve arkadaslarinin kok kanal morfolojisini belirlemek
i¢in IR ve KIBT’ 1 kiyasladig1 bir calismada gozlemcilerin IR ile dislerin % 40’ nda en
az bir kanalin tespit edilemedigini gostermistir (31). KIBT ile Cin popiilasyonunda {ist

1. premolar dislerin aksesuar kanallar1 ve morfolojileri gosterilmistir (32).
4.3.1.2. Periapikal Hastahklar

Pulpa enflamasyonun yol agtigi kemik yikimi sonucu olusan periapikal lezyonlar
radyografide kok apeksi g¢evresinde radyolusent degisiklik seklinde goriilir (33).
Periapikal lezyonlarin bariz radyografik bulgu gostermeden erken teshisi endodontik
tedaviyi daha basarili kilar (28, 29, 33). KIBT periapikal bolgedeki degisiklikleri IR’
den daha erken gostermekle beraber (29), IR ve KIBT’ nin periapikal lezyonlari
teshisinde kiyaslandigi bir ¢aligmada KIBT daha {istiin bulunmustur (33). Periapikal
lezyonun boyutlari, lokalizasyonu, iliskili oldugu kok KIBT ile dogru bir sekilde
gosterilebilir. Ayn1 zamanda hastanin yetersiz semptomunun oldugu, klinik muayene ve
IR ile lezyonun teshis edilemedigi durumlarda KIBT o6nceden tani konulamamis

periapikal lezyonu gostermistir (34).
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4.3.1.3. Kok Kingi

Horizontal (HKK) ve vertikal (VKK) k&k kirklar1 IR de ancak x-1s1n1 kirik hatti
boyunca direk gecerse goriiliir. Bu nedenle IR ile tan1 konulurken farkl agilardan birkag
tane film almak gerekir (35). Yapilan calismalarda KIBT goriintileri VKK’ y1
gostermede IR’ den daha basarili bulunmustur (36-38), fakat kok kanal tedavili dislerde
radyopak kok kanal dolgu materyalinin neden oldugu artefaktlar VKK goriilmesini
engellemistir (36).

4.3.1.4. Kok Rezorbsiyonu

Osteoklastik aktivite sonucu sementte meydana gelen madde kaybina eksternal
kok rezorbsiyonu (EKR), dentinde meydana gelen madde kaybina internal kok
rezorbsiyonu (IKR) denir. Tan1 konulamamis rezorbsiyon uygun olmayan tedaviyle
sonuglanir. Yapilan ¢alismalarda kok rezorbsiyonunun tipini ve lokalizasyonunu
belirlemede KIBT IR’ den daha iistiin bulunmustur (39, 40).

4.3.1.5. Endodontik Tedavinin Sonuclarinin Degerlendirilmesi

KIBT goriintiilerinde siiperpozisyon ve distorsiyon olmamasi endodontik
tedavinin sonuglarmi degerlendirmede IR’ ye oranla daha dogru bilgiler saglar.
Endodontik cerrahiye karar verirken kok ile komsu 6nemli anatomik yapilar arasindaki
iligki, kokiin vestibul ya da lingual kortikal kemikle arasi mesafesi, kortikal kemik
kalinlig1 ve kok egimi belirlenebilir (29, 41, 42). Endodontik tedavi sonuglarinin takip
edildigi calismalarda KIBT’ da iyilesmemis olarak goriilen lezyonlarin IR’ de iyilesmis

olarak goriintiilenmistir (43).
4.3.2. KIBT’ nin implantoloji Alamindaki Uygulamalari

Oral implantolojideki gelismeler 6zellikle radyografik tekniklerdeki gelismelere
baglidir (44). Bekli KIBT’ nin, en biiyiik katkist oral implantoloji alaninda olmustur (5).
Implant tedavisinde baslangic asamasinda, implant yerlestirme éncesinde ve sonrasinda
radyografik goriintiileme yapilir. Baslangi¢ asamasindaki radyografik goriintiilemede
amag, digsiz bolgelerin lokalizasyonu yapmaktir. Bu amagla panoramik radyografiler

gerekirse periapikal radyografi ile desteklenebilir (45).
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Implantin anatomik ve protetik olarak en uygun bélgeye yerlestirilmesi icin
cerrahi Oncesi ilgili bolgede alveol kemik boyutlari, alveol kemigin uzun aksi, kemik
kalitesi ve yogunlugu, kemigin internal anatomisi, ilgili bolgede patoloji varlig1 veya
yoklugu belirlenmelidir (45, 46). Segilen goriintiileme metodu ilgili bélgenin tamamini
tic boyutlu olarak minimal siiperpozisyon ve minimal distorsiyonla detayl1 bir sekilde

gostermelidir (46).

Alveol kemiginin vertikal yliksekligi, horizontal genisligi ve dissiz alanin
uzunlugu implant yerlestirilecek bolgedeki kemik miktarini belirler (45, 46). Periapikal,
panoramik ve sefalometrik radyografinin tek basina kullanilmasi, digsiz bdlgenin
yiikseklik, genislik ve uzunlugunun degerlendirilmesine miisaade etmez. Panoramik ve
sefalometrik radyografilerdeki distorsiyon ve siiperpozisyon digsiz bdlgenin
boyutlarinin dogru bir sekilde hesaplanmasini ve komsu anatomik yapilarla iliskisinin
belirlenmesini engeller. implant cerrahisi éncesi kemik boyutlarmin degerlendirmede
uygulanacak olan metodun ortogonal diizleme ek olarak kesitsel diizlemlerde de

goriintii vermesi gerekir (45). Bunun i¢in BT veya KIBT kullanilabilir.

Kemik miktarinin yetersiz oldugu durumlarda greftleme 6ncesi KIBT kullanilmasi alict
ve dondr bolgelerinin tanimlanmasini, cerrahi prosediiriin planlanmasini saglar ve
morbitideyi azaltir. KIBT, restore edilmis alveol kemigindeki hacimsel ve topografik

degisiklikleri gosteren en iyi yontemdir (45).

Implantin kemik sinirlart iginde uygun sekilde hizalanmasi igin alveol-bazal
kemik kompleksinin vertikal agisin1 veren alveol kemik uzun aksinin varsa
varyasyonlarin goriintiilenmesi gerekir. implantin osteointegrasyonu igin kortikal ve
kanselloz kemik miktarmin yeterli olmasi gerekir. Implanta gelen kuvvetlerin

karsilanmasi i¢in kemik yeterli yogunlukta olmalidir (46).

Klinik muayene ve konvansiyonel radyografiyle tam olarak lokalize edilemeyen,
implant yerlestirilecek alani kisitlayan bir¢ok anatomik olusum vardir. Bunlar maksilla
anteriorda nazal kavite ve nazopalatin kanal, premolar-molar bolgede maksiler siniis,
mandibula anteriorda lingual foramen, premolar bolgede mental foramen ve molar
bolgede inferior alveoler kanal ve submandibular fossadir (45, 46). Ilgili bolgedeki

gomiilii dis, kist ya da tiimdr gibi olusumlar varsa sinus ogmentasyonu diistliniiliiyorsa,
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ramus ya da simfizden greft alinacaksa veya kemik ogmentasyonu ve rekonstriiksiyonu
yapilmigsa KIBT ile degerlendirme yapilmalidir (45). KIBT goriintiilerinden elde edilen
DICOM verileri implantlarin daha dogru bir pozisyonda yerlestirilmesi, minimal
invaziv cerrahi ile operasyon zamani ve iyilesme siirecinin kisalmasi gibi klinik

avantajlar saglayan cerrahi rehber olusturulmasina imkan verir (47).

Implant yerlestirildikten sonra goriintiilemenin amaci1 implant lokalizasyonunu
dogrulamaktir. Kontrol amacli periyodik goriintilemelerde kemik-implant yiizeyi ve
implant ¢evresindeki kemik yiiksekligi degerlendirilir. Titanyum implant parcalar 151n
sertlesmesine ve diizensiz artefaktlara neden olur ki bu da implant ¢evresindeki kiigiik
degisiklikleri maskeler (44, 48). Klinik semptom ve bulgu yoksa postoperatif
kontrollerde iR kullamlir. KIBT implantta mobilite ya da hastada duyarlilikta degisiklik

(6zellikle posterior mandibulaya yerlestirilmis implantlarda) varsa kullanilabilir (45).
4.3.3. KIBT ile Temporomandibular Eklemin (TME) Degerlendirilmesi

Temporomandibular eklem hastaliklar1 (TMH), eklemin kondil, glenoid fossa,
artikiiler eminens gibi sert dokulariyla, eklem diski, eklem baglar1 ve ¢igneme kaslari
gibi yumusak dokularin cesitli anomalilerle etkilenmesi sonucu olusur (49). TMH
orofasiyal bolgede dental kaynakli olmayan agrilarin baglica nedenidir. Klinik muayene
eklemin sert ve yumusak doku komponenetlerini degerlendirmede tek basina yetersizdir
(50). TME goriintiilenmesinde amag¢ bir hastaliktan siiphelenildiginde, hastaligin
kaynagini belirleyip ilerleyisini gostermek, eklem biitlinliiglinii ve tedavi sonuglarini

degerlendirmektir (49).

TME goriintiilenmesinde farkli metodlar kullanilir. Yumusak doku komponentleri
MRG ile degerlendirilirken, kemik yapilar panoramik radyografi, konvansiyonel

radyografiler, BT ve KIBT ile goriintiilenir (49-51).

Panoramik radyografi kondildeki anomalilerin degerlendirilmesinde kullanigh bir
yontem olmasia ragmen glenoid fossa ve artikiiler eminens, kafatas1 ve zigomatik
arkin siiperpozisyonundan otiirii goriintiilenemez. Geleneksel radyografilerde, TME’ in
kemik yapilarinda mineralizasyondaki degisiklikler ya da destriiksiyon yeterli miktara
ulagsmadig1 silirece goriintiilenemez. Ayrica komsu anatomik yapilarin siiperpozisyonu

eklemin tiim boliimlerinin tamamen goriintiillenmesine miisaade etmez (49-51). Bu
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amacla, TME incelemelerinde tomografik goriintiileme tekniklerinden faydalanilmistir.
BT ile eklemin kemik yapisindaki osteofit, kondiler erozyon, kirik, ankiloz, dislokasyon
ve kondiler hiperplazi gibi patolojik degisiklikler iyi bir sekilde gosterilir. Fakat TME
gorlintiilenmesinde, BT kullanimi maliyeti, radyasyon dozunun yiiksek olmasi,
ulagilabilirligi ve dental ofislere uygun boyutlarda olmamasi1 gibi temel
dezavantajlarimin elimine etmek i¢in dozu daha diisiikk, maliyeti daha az, sagital

diizlemde daha ayrintili gériintii veren KIBT kullanilmaya baglanmistir (49).

TME’ de osteoartritik degisikliklerin siddetini KIBT ile degerlendiren Alexiou ve
arkadaslar1 kemik yapidaki degisiklilerin siddet ve ilerlemesinin yagla iliskili oldugunu
gostermiglerdir (52). Alkhader ve arkadaslari TMH ile ilgili semptomlart olan
hastalarda, MRG’ deki yumusak doku patolojileriyle KIBT ’de kemik degisiklikleri
arasindaki iliskiyi aragtirmis, disk deformitesi veya rediiksiyonsuz disk deplasmani olan
hastalarda kemik degisiklikleri oldugu ve bu yonden degerlendirilmesi gerektigini
soylemislerdir (53).

4.3.4. KIBT’ nin Ortodontik Uygulamalari

Ortodontik diizensizliklerde tani ve tedavi planlamasindaki amag¢ hastanin
sikayeti, baglangic kosullari, elde edilebilecek tedavi sonuglari ve hastanin
kooperasyonuna gore 6zel bir tedavi protokolii belirlemektir. Dogru tan1 ve optimal

tedavi planlamasi i¢in diagnostik goriintiilemenin tam olmasi gerekir (54).

Ortodontik planlamalarda iki boyutlu periapikal, panoramik ve sefalometrik
radyografiler rutin olarak iskeletsel ve dissel iliskinin degerlendirilmesinde
kullanilmakla birlikte son donemlerde baz1 vakalarda KIBT kraniyofasiyal kompleksin
degerlendirilmesinde kullanilmaya baslanmistir (54-56).

Sefalometrik radyografiler farkli anatomik noktalar arasinda cizgisel ve agisal
Olctimlerde ortodontistler tarafindan yaygin kullanilan giivenilir radyografilerdir. KIBT’
den elde edilen sefalometrik radyografiler konvansiyonel sefalometrik filmler kadar
dogru olmakla birlikte baz1 vakalarda daha dogru bilgiler verirler. Bunun yaninda KIBT
‘den elde edilen lateral sefalometrik filmlerde basin yaris1 kullanildigr icin diger
taraftaki ramus, korpus, kondil ve molar dislerin siiperpozisyonu engellenmis olur (54,
56). KIBT ortodontide su amaglarla kullanilabilir:
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4.3.4.1. Gomiilii ve Transpozisyonlu Disler ve Kok Rezorbsiyonunun

Degerlendirilmesi

GOmiilii ve transpozisyonlu disler, bekli de KIBT’ nin ortodontik amagla en yayin
kullanim sebebidir. KIBT ile gomiilii ya da transpoze disin lokalizasyonu, Yyer
degistirme miktari, tam olarak agilanmasi1 gosterilerek disin agza siirdiiriilmesi igin
uygulanacak kuvvetin yonii belirlenir. Bdylelikle, komsu dokularda minimal zararla

disin optimal bir sekilde daha kisa siirede siirdiiriilmesi saglanir (54, 56).

Stiperntimerer dis varliginda klinisyen gercek ve siiperniimerer dis ayrimimda
zorlanabilir. KIBT ile disin tam lokalizasyonunun ve gercek Olglimlerinin yapilmasi
siiperniimerer disin optimal cerrahi yaklasimla ve gercek dise en az zararla ¢ekilmesini

saglar (54).

Geleneksel radyografilere kiyasla kok rezorbsiyonunu gostermede KIBT daha
hassas ve tanimlayicidir. Geleneksel radyografilerin siiperpozisyondan  Otiirii
gosteremedigi gomiilii dislerin neden oldugu kok rezorbsiyonunun belirlenmesi tedavi
planini degistirebilir. Ornegin ¢ekimli bir vakada premolar dis ¢ekimi yerine gomiilii

kaninin kokiinii rezorbe ettigi lateral dis ¢ekilebilir (54).
4.3.4.2. Simirlayan Kosullar

Sinirlayan kosullar ortodontik tedavi amagh disin kdk boyutu, acilanmasi ve
pozisyonu ile iligkili alveol kemik miktar1 ve morfolojisi olarak tanimlanir. Anatomik
olarak simnirlayan kosullar planlanan ya da olas1 dis hareketinin yaninda istenilen final

pozisyonunu ve agilanmasini kisitlayabilir ya da kesinlestirebilir (55).
4.3.4.3. Gegici Ankraj Apareyleri (TAD)

Ortodontik tedavide son donemlerde TAD kullaniminin popiilaritesi artmustir.
Kortikal ve palatal kemik hacmi ve kalitesi, kok pozisyonu ve kokler arast mesafenin
belirlenmesi TAD’ 1n optimal lokalizasyonda yerlestirilmesini saglar. KIBT, bunlarin
degerlendirilmesinde daha kesin bir yontemdir. KIBT goriintiileri ayrica anatomik

olarak zor bolgelerde mini implant yerlestirilmesi igin rehberlik yapar (54-56).
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4.3.4.4. Asimetri Degerlendirilmesi

Ortodonti hastalarinda panoramik ve sefalometrik radyografilerle kemik
asimetrisini degerlendirmek hasta pozisyonu, siiperpozisyon ve distorsiyondan Otiirii
giivenilir degildir. Ramus ve kondil boyunun karsilastirilmasi okluzyon i¢in 6énemlidir.
KIBT ile yapilan direk 6l¢timlerde sag ve sol taraf karsilagtirilabilir, ilgili alan yazilim

programlariyla segmente edilip diger yapilardan bagimsiz degerlendirilebilir (56).
4.3.4.5. TME’ in Dejeneratif Degisiklikleri

TME patolojileri, eklemin kemik komponentlerinde sekil, boyut ve uzaysal
iligkilerinde degisiklik meydana getirir ki bunlar, 1sirma degisiklikleri ve beklenmeyen
ortodontik sonuglar1 beraberinde getirir. Bunlar mandibulanin gelisimi esnasinda
meydana gelirse etkilenen tarafta kondilin ve mandibulanin ipsilateral biiyiimesi azalir
ve maksilla, dis pozisyonu, okluzyon ve kafa tabani bu durumu kompanse etmeye
calisir. Bilateral degisiklikler yiiziin biiylimesini etkiler, vertikal, horizontal yonde
istenmeyen dissel ve iskeletsel degisiklikler meydana gelir ve mandibular retriizyon,
sinif 11 malokluzyon ve anterior open-bite ile sonuclanir. Iki boyutlu radyografilerle
bunlar1 teshis etmek zordur. Ayrica TME, maksillomandibular uzaysal iliski ve
okluzyonun KIBT ile ayn1 anda degerlendirilmesi klinisyenin TME anomalileriyle

iliskili lokal ve bolgesel farkliliklar1 gérmesini saglar (54, 56).
4.3.4.6. Yarik Dudak Damak

Yarik dudak damak hastalarindan alinan iki boyutlu radyografilerle defektin
boyutlarinin ve diger 6nemli anatomik yapilarla uzaysal iliskisinin belirlenmesi zordur.
KIBT ile defektin genisligi, greftleme sonrasi kemigin hacmi, defekte komsu dislerdeki
yer degisim miktar1 ve etrafindaki kemik kalinlig1 ve defektin tam anatomik iligkisi

belirlenebilir (54, 56).
4.3.4.7. Ortognatik Cerrahi

KIBT goriintiileriyle hastaya 6zel sanal modeller ve uygun yazilim programlari
kullanilarak kraniyofasiyal bolgedeki sert yumusak dokularla uzaysal iliskileri analiz
edilebilir. Bu modeller tedavi segeneklerini taklit ya da test etmek igin cerrahi rehber

olarak kullanilabilirler (54, 56).
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Ortognatik cerrahi sonrasi tedavi sonuglarini degerlendirmek i¢in tedavi 6ncesi ve
sonrast KIBT goriintiileri ¢akistirilabilir. Bu yontemde {i¢ diizlemde rotasyon yapabilen
renkli bir harita ve degisikligin miktarin1 ve yoniinii gésteren renk spektrumu kullanilir.
Bu metodla, fasiyal bolgedeki kemik ve yumusak dokularda tedavi ya da biiyiime
sonucu meydana gelen degisiklikleri li¢ boyutlu gosterilebilir (54).

4.3.5. KIBT ile Maksillofasiyal Patolojilerin Degerlendirilmesi

Maksillofasiyal bolgedeki patolojik lezyonlar degerlendirilirken hastanin
demografik bilgileri ve sikayeti 6grenilir. Klinik muayeneden sonra tan1 konulup tedavi
planlamasinin yapilmast i¢in lezyonun tam lokalizasyonu, boyutlar1 ve dansitesi
radyografi ile degerlendirilir. Dogru bir tan1 koyabilmek i¢in lezyonun korteksle iligkisi,
siirlar, komsu dislerle iliskisi, kok rezorbsiyonunun olup olmadiginin belirlenmesi
gerekir. Bu amagla diiz radyografiler, panoramik radyografi, BT ve KIBT kullanilir. P
anoramik radyografilerin yalnizca iki boyutlu goriintii vermesi, distorsiyonu ve komsu
yapilarin siiperpozisyonu lezyonun dogru bir sekilde incelenmesine miisaade etmez.
Maksillofasiyal patolojileri BT ile incelemede, hastanin aldigi dozun fazla olmasi,
hastanin baska merkeze gonderilmesi, lezyonu medikal radyologlarin degerlendirmesi
sonucu dis hekimleri i¢in Onemli olan noktalarin gézden kacirilmasi ya da
arastirilmamasi, hastanin génderilme zamaniyla inceleme arasinda gecikme olmasi bu

yontemin kullanimini kisitlar (57).

Maksillofasiyal bolgede odontojenik-nonodontojenik  kist ve tiimorlerin,
dentoalveolar ve maksillofasiyal kiriklarin, tiikiiriik bezi tasi, lenf nodu, carotid arter
kalsifikasyonu gibi kalsifikasyonlarin lokalizasyonu, boyutlar1 KIBT ile ii¢ boyutlu
olarak goriintiilenip teshisi konulur (25, 57).

4.3.6. KIBT ile Hava Yolunun Degerlendirilmesi

Dis hekimliginin farkli yan dallarinda hava yolunun degerlendirilmesi 6nemli bir
konu haline gelmistir. Ortodontik arastirmalarda, tiim kafa goriintiilenerek hava
yolundaki daralmalar belirlenip yiiziin anormal vertikal biiyiimesine etkisi
arastirilmistir. Obstriiktif sleep apne (OSA) sikayeti olan hastalarda dis hekimleri MRG
ve BT goriintiilemelerinden sonra fonksiyonel apareyler gelistirilmeye ¢alismislardir.

Maksillofasiyal cerrahlar OSA sikayeti olan hastalarda maksilla ya da mandibulay1

17



ilerleterek tedavi etmeye ¢alismiglardir. Hava yolu fonksiyonu endoskopik analizlerle
ve MRG, BT gibi goriintilleme metodlariyla ya da ve sefalometrik radyografilerle
degerlendirilebilir. KIBT’ nin kullanimiyla birbiriyle iliskili ¢izgisel ol¢timler, kesitsel
alan1 ve hacimsel 6l¢iimleri igeren morfometrik degerlendirmeler yapilabilir (58, 59),
hava yolu ve ¢evre dokular ii¢ boyutlu gostermesi sayesinde mevcut tikanikliklar ve

tedavi sonucu degisiklikleri gosterebilir (60).
4.3.7. KIBT ile Ciiriik Teshisi

Ciiriik teshisinde radyografi yaygin kullanilan bir yontemdir. Ciiriik teshisi icin
uzun yillar kullanilan intraoral radyografiye alternatif olarak son donemlerde
yayginlagan farkli sensorlerin kullanildigi dijital radyografiler ve ultrasonik c¢iiriik

dedektorleri gelistirilmistir. Buna ragmen sonuglar tatmin edici olamamistir (61).

Dis hekimliginin bir¢ok alaninda kullanilan KIBT ii¢ boyutlu dogasindan 6tiirii
cliriik teshisinde timit verici bir ara¢ haline gelmistir. Qu ve arkadaglarinin aproksimal
cliriik teshisinde dedektorleri farkli 5 ayr1 KIBT sistemini kiyaslamis ve anlamli bir
farklillk bulamamigti (61). Kayipmaz ve arkadaslari okluzal ve aproksimal giiriikk
teshisinde konvansiyonel intraoral radyografi, fosfor plaklar1 ve KIBT kiyaslamis,
aproksimal yiizeylerde onemli bir fark bulmazken okluzal yiizeylerde KIBT’ nin daha
tistlin oldugunu soéylemislerdir (62).

4.4. KIBT Avantajlarn

KIBT cihazlari medikal BT cihazlariyla kiyaslandiginda maliyeti oldukca
diisiiktiir ve fiziksel olarak daha kiigiik oldugundan goriintiileme merkezi kullanim i¢in

daha elveriglidir (7).

Tetkik siiresi medikal BT’ den daha kisadir. KIBT de cismin goriintiisiiniin elde

edilebilmesi i¢in 151n kaynaginin tek bir rotasyonu yeterlidir (6).

KIBT cihazlarinda 3 ortogonal diizleme ek olarak voksellerin izotropik dogasi
sayesinde multiplanar reformasyon (MPR) olarak adlandirilan 2 boyutlu kesitsel
goriintiiler de elde edilebilir. MPR modlariyla diagnostik amaglara gore oblik ve egimli

diizlemlerde inceleme yapilabilir (6).
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KIBT sistemlerinde voksel boyutu 0.076 mm ile 0.4 mm arasinda degisir ki bu
1.25-6.25 line pairs per milimeter (Ip/mm) uzaysal ¢oziiniirlige denk gelir. Bu lamina
duranin devamliliginin bozulmasi ya da periodontal araligin genislemesi gibi periapikal
patolojilerdeki erken degisikleri gostermede yeterli olsa da konvansiyonel ve dijital

radyografilerden daha diisiiktiir (10).

BT cihazlarindan elde edilen veriler {izerinde direk ¢alismak miimkiin degildir. Bu
verilerin uygun programlarla diagnostik amagli kullanima doniistiiriilmesi 6zel ekipman
ve fazla ekonomik yiik getirir. KIBT wverileri kisisel bilgisayarlarda diizenlenip

goriintiilenebilir (6).

BT cihazlarinda tiim maksillofasiyal bolge goriintiilenirken KIBT cihazlarinda

uygun FOV segilerek sadece ilgili alan goriintiilenebilir (8, 27).

KIBT cihazlarinda BT cihazlarindan farkli olarak voksel boyutlari {i¢ ortogonal

diizlemde izotropiktir, boylelikle MPR goriintiileri distorsiyonsuz elde edilebilir.

KIBT’ de ¢oziiniirliik 6ncelikli olarak piksel boyutlarina bagli olmakla beraber, 151n
projeksiyon geometrisi, sacilmis radyasyon, fokal spot boyutu, temel imaj sayisi,
rekonstriiksiyon algoritmasi, dedektor hareket bulanikligi ve fill faktdr rezoliisyonu

etkiler (23) .

KIBT cihazlar1 medikal BT ile kiyaslandiginda radyasyon dozu oldukca diistiktiir.
Radyasyon dozunun ve riskinin kiyaslanmasi i¢in ii¢ temel doz kavraminin; absorbe doz

(A), esdeger doz (Es), ve efektif doz (Ef) bilinmesi gerekir.

Absorbe doz (A): isinlanan dokunun birim Kiitlesinin iyonize radyasyondan
absorbe ettigi enerji miktaridir. Uluslararasi birimler sisteminde (SI), birimi Gray’ dir
(Gy) (5). Isinlanan dokunun 1 kilogrami 1 joule enerji absorbe etmisse bu absorbsiyon
dozu 1 Gy’ dir (63). Absorbe doz farkli arastirmalardaki radyasyon doz riskinin
kiyaslanmasinda yeterli olmaz ¢iinkii radyasyon tipinin zararini ve isinlanan dokunun

hassasiyetini gostermez (29).

Esdeger doz (Es): farkli tip radyasyonlarin doku ya da organdaki radyobiyolojik
etkisini kiyaslamak i¢in kullanilir. Absorbe doz ile radyasyon kalite agirlikli faktoriin

carpimiyla bulunur. Radyasyon kalite agirlik faktorii farkli tip radyasyonlarin biyolojik
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etkisini gosterir. Esdeger doz birimi Sievert’tir (Sv). Diagnostik amagli X-151m1

uygulamalarinda 1 Sv, 1 Gy esittir (64) .

Efektif doz (Ef): Insanlar i¢in risk hesaplamalarinda kullanilir. Radyasyona maruz
kalmis viicut boliimiiniin miktarin1 belirlemek i¢in hesaplanir. Viicutta 1silanan
herhangi bir bolgenin riski ile 1s1nlanan diger bolgelerin riskini kiyaslama imkani verir.
Farkli tip radyasyonun biyolojik etkileri géz onilinde bulundurulurken, farkli dokularin
kanser formasyonu ya da kalitsal etkileri i¢in radyosensivitesi de gboz Oniinde
bulundurulur. Farkli dokularin karsilastirilmali radyosensiviteleri doku/organ agirlik
faktorii ile Olgiiliir. Efektif doz, esdeger doz ile doku/organ agirlik faktoriiniin
carpimiyla bulunur (63, 64). Birimi Sievert’ tir fakat miktar1 biiylik oldugundan hastane
uygulamalari i¢in miliSievert (mSv) ya da mikroSievert (uSv) kullanilir (63).

Bas bolgesi goriintiilemelerinde efektif doz hesaplanirken kemik iligi, kemik

yiizeyi, troid, 6zafagus, deri, tiikiiriikk bezleri ve beyin goz oniinde bulundurulur (10).

KIBT {initelerinde radyasyon dozunu etkileyen 1sinlama parametreleri (miliamper,
kilovoltaj), atimli ya da devamli 1sinlama, filtrasyon miktari, sekli, orani, FOV boyutu

ve olusan temel goriintii sayis1 birgok faktor vardir (10).

Herhangi bir goriintiilemede 1sinlama zamani, miliamper ve kilovoltajdaki artig
efektif dozu arttirir. Bazi KIBT cihazlarinda (i-CAT), mA ve KV {iretici firma tarafindan
belirlenip hastaya gore ayarlanamaz, bu durum farkli yas grubu ve boyutlardaki
hastalarda tan1 i¢in gereginden fazla dozla sonuglanir. Isinlama parametrelerinin iiretici
firma tarafindan belirlendigi bazi cihazlarda (NewTom 3G) ise 1sinlama esnasinda mA
ihtiyaca gore kendiliginden degisebilir. CB Mercurayde ise mA ve kV hastaya gore
operator tarafindan ayarlanabilir. Isin kalitesi ve filtrasyon KIBT cihazina 6zgii iken
FOV operator tarafindan kontrol edilebilir. Kiigiik FOV efektif dozu azaltir bununla
birlikte ayn1 boyutta mandibular FOV, maksiller FOV’ dan daha biiyiik efektif doza

neden olur ¢linkii tiikiiriik bezleri, troit ve 6zafagus daha fazla isinlanir (65).

KIBT iinitelerinde efektif doz bahsedilen parametrelerden otiirti farklilik
gostermekle birlikte konvansiyonel BT’ ye oranla efektif doz daha distiktir (10, 29,
65).
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4.5. KIBT Dezavantajlar

Maksillofasiyal bolge goriintiillemelerinde KIBT’ ye biiyiik olciide ilgi olmasina
ragmen gorlinti kalitesini zayiflatan bazi kisithiliklar teknigin dezavantajlarinin

olusmasina neden olur.

KIBT’ nin goriintii kalitesini azaltan temel faktor artefaktlardir. Artefakt

goriintiilenmek istenilen alanla ilgili olmayan distorsiyon ve bozukluklardir (7).

KIBT cihazlarinda artefaktlar; hastadan, tarayicidan, konik 1sindan ve X-1sin1

demetinden kaynaklanir (5).
4.5.1. Hasta ile Tliskili Artefaktlar

Tarama esnasinda hasta hareketi goriintiide yar1 golge seklinde netlik kaybina
neden olur. Tarama zamanmin kisaltilmasi ve tarama esnasinda hasta basiin
sabitlenmesiyle bu artefakt azaltilabilir. FOV igindeki dental restorasyonlar diizensiz
cizgilenmeler olusturur. Bu artefaktlar tarama Oncesi taki gibi metal objelerin

uzaklastirilmasiyla azaltilabilir (5, 7).
4.5.2. Tarayicr ile ilgili Artefaktlar

Tarayicinin algilanmasi ve kalibrasyonundaki eksikliklere bagli olarak sirkiiler

veya daire seklinde ¢izgiler goriiliir (5, 7).
4.5.3.X-151m1 Demeti ile Tlgili Artefaktlar

X 1511 demetinin polikromatik yapisindan 6tiirii yiiksek enerjili x-151nlar1 dokulari
penetre edip gegerken diisiik enerjili olanlar dokular tarafindan absorbe edilir ve X-1g1n1
demetinin ortalama enerjisi artar. Buna X-igininin sertlesmesi ya da beam hardening
etkisi denir. Bu etki sonucu metalik yapilarin farkli absorbsiyonuna bagli ¢anak
(cupping) artefakt1 ve iki yogun obje arasinda isinsal ve koyu bant seklinde artefakt
goriiliir. Hasta pozisyonu modifiye edilerek, FOV Kkiiciiltiilerek, hastaya agzi agtirilarak
ve metalik dental restorasyonlar uzaklastirilarak bu artefaktlar azaltilabilir (5, 7). Bazi
KIBT ireticileri rekonstriiksiyon asamasinda artefaktlar1 azaltan algoritmalar
iretmislerdir. Bu algoritmayla giiriiltii, metal ve hareket kaynakli artefaktlar azaltilir

fakat rekonstriiksiyon zamani artar (7).
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4.5.4. Konik Isin ile Tlgili Artefaktlar

KIBT’ nin 151n demeti projeksiyon geometrisi ve rekonstriikksiyon nedeniyle
parsiyel hacim etkisi, diisiik 6rnekleme (undersampling) ve konik 1s1n etkisi olarak {i¢
farkli artefakt olusur (5).

4.5.4.1. Konik Isin Etkisi

Tarama hacminin periferal kisimlarinda ortaya ¢ikar. Hasta etrafinda horizontal
diizlemde donen X-151n1 demetinin dagilmasit sonucu her bir dedektér pikselinde
projeksiyon datasi toplanir. Periferdeki yapilara karsilik gelen piksellerde daha az
ateniiasyon kaydedilirken merkezdeki piksellerde daha ¢ok ateniiasyon kaydedilir.
Goriintillenen alanin altindaki ve ftstiindeki yapilar X-1i5in1 kaynagi yalnizca karsi
taraftayken ekspoze olur buda imaj distorsiyonu, ¢izgi artefakti ve periferde giiriiltii
artmasiyla sonuglanir. Klinik olarak taranacak bdlgenin X-1s1ninin horizontal diizlemine
komsu konumlandirilmasiyla ve 1sin demetini FOV’ a uygun kolime edilmesiyle
azaltilabilir (5, 7).

4.5.4.2. Diisiik Ornekleme

Rekonstriiksiyonda az sayida temel projeksiyon kullanildiginda olusur. Azalmis
veri Ornekleri yanlis yorumlamaya, keskin kenarlara, giiriiltii artmasina ve goriintiide
diiz cizgiler olusmasina neden olur. ince detaylarm &nemli oldugu durumlarda bu

durum temel projeksiyon goriintii sayisinin arttirilmasiyla giderilebilir (5, 7).
4.5.4.3. Parsiyel Hacim Etkisi

Segilen voksel boyutu goriintiilenecek alanin voksel boyutundan daha biiyiik
oldugunda ortaya cikar. Voksel dokuyu ya da simirimi gostermez, objenin sinirlari
basamak seklinde goriliir. Tarama oncesi kiicliik voksel boyutu secilerek bu etki

azaltilabilir (5, 7).

KIBT goriintiilerini olumsuz etkileyen diger bir faktor giiriiltiidiir. Konik 151
projeksiyon geometrisi sonucu her temel imaj projeksiyonuyla biiylik hacim 1smlanir.
Fotonlarin ¢ogu ateniliasyona ugrarken birbirleriyle etkilesir ve kompton olay: ile

sacilmig radyasyon olusur. Bu c¢ok yonlii sacilan radyasyon pikseller tarafindan
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kaydedilir fakat Xx-i1smn1 demetinin spesifik dogrultusunda bulunan objenin gergek
ateniiasyon degerini gostermez. Fazladan kaydedilen linear olmayan atentiasyon giiriiltii

olarak adlandirilir (7).

KIBT cihazlarinda kontrast ¢oziiniirliigiinlin diisiik olmasina bagli yumusak doku
gorilntiisii yetersizdir. Sacilmis radyasyon giiriiltiiyii arttirmakla kalmaz ayn1 zamanda
kontrast1 azaltir. X-1g1n1 demeti dedektor iizerinde dagilimi sonucu topuk etkisi olusur.
Bu etki sonucu x-151m1 demeti hastay1 gelisigiizel diizensiz bir sekilde geger, diizensiz
absorbe olur ve katod tarafinda anot tarafina nazaran sinyal-giiriiltii oran1 artar. Medikal
BT ile kiyaslandiginda KIBT sistemlerinde kV ve mA disiik olmasi yumusak
dokulardaki kiiclik degisiklikleri ayirt etmede yetersiz gri skala hassasiyetiyle
sonuglanir (7, 23).

4.6. Stereolojik Yontemlerle Hacim Hesaplanmasi

Stereoloji yapilarin iki boyutlu goriintiilerinden, onlarin ii¢ boyutlu 6zelliklerinin

anlasilmasiyla ilgilenen bilim dalidir (66, 67).

Morfometrik  ¢alismalarda, ilgilenilen  makroskopik, = mikroskobik ve
ultrastriiktiirel organlarin ya da organ bilesenlerinin hacmi, bu hacimlerin birbirlerine
ya da organin tamamina oranlar1 kullanilan 6nemli parametrelerdendir (67, 68). Organ
ya da yapilarin toplam hacimlerini veya bilesenlerinin hacimlerini hesaplamak i¢in

farkli yontemler uygulanabilir (68-70).

Diizenli ya da simetrik sekle sahip kiip, prizma veya silindir gibi nesnelerin hacmi
V =t x a matematik formiilii yardimiyla kolayca hesaplanir. Formiildeki (V) nesnenin

hacmini, (t) nesnenin yiiksekligini, (a) ise nesnenin taban alanini tanimlar (71).

Diizensiz sekilli, etrafindan izole edilebilen karaciger, dalak, akciger gibi
makroskopik yapilarin hacmini hesaplamak yerine bu yapilarin hacmi dogrudan
Olciilebilir. Bu amagla Arsimet prensibi olarak bilinen su tagirma yontemi kullanilabilir.
Bu yontemde, ilgili yapi i¢i su dolu dereceli silindir i¢gine atilip artan su miktar1 yapinin
hacmi olarak belirlenir. Akciger gibi bazi makroskopik yapilarin i¢inde dogal kaviteler

bulunur. Boyle yapilarda Arsimet prensibini uygulamak i¢in bu kavitelerin girisi su
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gecirmeyecek sekilde kapatilip hacim 6lgiimii yapilmalidir aksi takdirde bu kavitelere

su dolacagindan gergek hacimden daha kiigiik, hatali 6l¢limler yapilabilir (68, 72).

Etrafindaki bilesenlerden izole edilemeyen, hacmin dogrudan Ol¢lilmesinin
miimkiin olamadig, beyin ¢ekirdekleri, kemik iligi, akciger kesecikleri gibi ¢evresiyle
i¢ ice olan yapilarin hacmini hesaplamak i¢in stereolojik bir metod olan Cavalieri

prensibi kullanilir (67, 68, 72).

17. Yiizyilda italyan matematik¢i Bonoventura Cavalieri (1598-1647) tarafindan
gelistirilen (67) Cavalieri prensibi hacim hesaplamalarinda giivenilir ve sik kullanilan
stereolojik bir yontemdir (68, 73, 74). Cavalieri prensibinin fikir babasi Johannes
Kepler’dir. Johannes Kepler “Sarap Figilarma Dair Yeni Olgiimler” adli teorik
calismasinda ficilarin hacmini hesaplamak i¢in figilar1 belli sayida dilimlere ayirmistir.
Daha sonra bu dilimlerinin her birinin hacmi ayr1 ayr1 hesaplanip bu dilim hacimlerini
toplanildiginda figinin toplam hacim degerini verecegini bildirmistir. Bu ydntem

genellestirilerek Cavalieri prensibi ortaya konmustur (68).

Bu metodla hacim hesaplanmasi {i¢ asamada gergeklesir oncelikli olarak ilgili
yapt kesitlere ayrilir, daha sonra bu kesitlerin yiizey alani ve son olarak toplam hacim

degeri hesaplanir (68).

Kesitlere ayirma iglemi invaziv bir sekilde kesici aletlerle yapilabilecegi gibi (72)
non-invaziv olarak ilgili yapidan elde edilen BT, MRG ve KIBT goriintiilerinden
faydalanilabilir. Bu hacimsel goriintiilerden elde edilen iki boyutlu kesit goriintiiler
tizerinde sinirlan yeterli keskinlikte belirlenebilen tiim yapilarin hacmi hesaplanabilir
(11, 75, 76). Cavalieri prensibiyle hacmi hesaplanacak yap1 kesitlere ayrilirken yapinin
tamamu esit aralikli ve birbirine paralel olarak kesilmeli ya da kesitlere ayrilmalidir (11,
76-78). Bu sekilde kesitlere ayirma isleminde uygulamanin tarafsiz olmasi gerekir.
Tarafsizlik tekrarlayan Slgiimler sonucu, gittikge gercek degere yaklasan, yani gercek
degerden istatistiksel olarak sapma gostermeyen Ol¢iimleri belirtmek i¢in kullanilir (71,
72). Orneklemede tarafliigi ortadan kaldirmak igin ilk kesit, kesit kalinhig
mesafesindeki bir noktadan rastgele olarak alinmaya baslanmali ve sistematik olarak

esit aralikli kesitler alinacak sekilde isleme devam edilmelidir (71).
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Hacmi hesaplanacak yapi kesitlere ayrildiktan sonra, bu kesitlerin ya da kesit
goriintiilerinin ayn1 yone bakan yiizeylerinin alan hesaplamast yapilir (68, 75). Alan
hesaplamas1 Kesitlerin ayni1 yone bakan yiizeylerinde gergeklestirilmediginde hacim
hesaplamalarinda yanlisliklar meydana gelebilir (68, 69). Alan hesaplamasi iki farkli
sekilde; planimetri ve nokta sayim yontemleriyle yapilabilir (68, 72).

Nokta sayim yonteminde birbirinden esit araliklarla ayrilmis noktalardan
(+,artilardan) olusan noktali alan 6l¢ciim cetvelleri kullanilir. Her bir art1 isaretinin orta
noktasi, cetveldeki bir noktay1 temsil eder. Bu noktalarin her biri ise, dort adet noktanin
arasinda kalan bir birim cetvel alanim1 [P(a)] temsil eder. Aralarinda sabit mesafesi
bilinen noktal1 alan 6l¢iim cetveli, hesaplanmak istenilen alanin kesit goriintiisii lizerine
rastgele bicimde atildiginda, yapmin kesitteki goriintlisii lizerine isabet edecek nokta
sayist (P), bu gorintiiniin kesitte temsil ettigi alan miktartyla dogru orantili olacaktir.
Goriintii ne kadar biiyiikse i¢ine o kadar fazla sayida nokta denk gelecektir (68).
Goriintii lizerindeki toplam nokta sayisi (P) ile her bir noktanin temsil ettigi birim alan
[P(a)] carpimi o kesitteki goriintiiniin toplam alanin (A) tarafsiz hesaplanmasini verir

(68, 75, 77).
A =P(a) x P

Nokta sayim yontemi uygulamasi basit bir yontemdir. Bu ydntem biiylitme
derecesi dogru bir sekilde saptanan mikroskop, monitér ya da baska bir goriinti
ortamina yansitilan ve ya fotograflanan her tiirlii goriintli lizerinde uygulanabilir. Bu
durumda cetveldeki noktalar arasindaki uzakligin, biiylitme derecesine gore doku
diizeyindeki ger¢ek uzunlugunun bilinmesi yeterli olacaktir. Ornegin 1.5 cm araliklarla
birbirinden ayrilmis noktali alan 6l¢giim cetveli 1000 kez biiyiitiilmiis goriintii tizerinde
kullanildiginda, noktalar doku seviyesinde 15 mikrometrelik araliklarla birbirinden
ayrilmistir. Noktali alan 6l¢iim cetvellerinde kullanilan nokta sikligida Onemlidir.
Sinirlar1 karmasik yapilanma gosteren goriintiiler icin daha sik noktalar kullanmak
gerekirken, diizglin sinirlara sahip yapilar i¢cin daha seyrek noktalar yeterli olmaktadir

(68).

Stereolojide ilgili kesitlerin yiizey alanlarim1 hesaplamanm bir diger yolu

planimetri yontemidir. Bunun icin 6zel olarak tasarlanmig bilgisayar destekli goriintii
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analiz cihazlar1 kullanilir. Bu cihazlar aracilifiyla ilgilenilen alanin sinirlart kesit
goriintiileri lizerinde otomatik olarak belirlenebilecegi gibi manuel olarak fare

yardimiyla gizilerek hesaplanabilir (14, 68, 71, 75).

Cavalieri prensibinin son asamasinda ilgili yapmin kesitlerinden elde edilen

toplam alan, kesit kalinligiyla ¢arpilarak toplam hacim degeri bulunur (68, 73).

Lezyonlarmn, radyografik goriintiiller {izerinden teshisi ve tedavi sonuglarinin
degerlendirilmesi, hekimin egitimi ve mesleki tecriibesinden etkilenir. Hekim bu
ozelliklerini gelistirdigi siirece radyograflari yorumlayip dogru sonuglara ulagmaya
calisgir (71). Tedavi sonuglari degerlendirilirken tedavi Oncesi ve sonrasinda belirli
periyotlarlarda alinan radyografilerde mevcut lezyonun boyutlar1 ya da yogunlugu
kiyaslanarak artmis- azalmis, bliylimiis-kiiclilmiis gibi sayisal verilerden uzak subjektif
ve tarafsiz olmayan degerlendirmeler yapilir (79). Bu tiir degerlendirmeler sayisal
verilere dayandirilmadigindan yanilgilara sebep olabilir (71). Bu sebepten &tiirii mevcut
kist, timor gibi lezyonlarin objektif bir sekilde degerlendirilip, tedavi dncesi-sonrasi
kiyaslanmasi hacimsel verilerin sayisal olarak ortaya konmasi ile miimkiindiir ki bu
amacla radyografik goriintiiler iizerinde Cavalieri metodu uygulanabilir (71, 80).
Cavalieri prensibi tarafliliktan uzak ve etkinliginden otiirii hizli ve giivenilir bir
yontemdir bu nedenle Cavalieri prensibinden elde edilecek hacimsel degerler teshis,
tedavi planlamast ve tedavi sonuglariin degerlendirilmesinde hekimler igin

kullanilacak 6nemli verilerdir (71).
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5. GEREC ve YONTEM

5.1. Defektlerin Hazirlanmasi

Bu tez galismasinda 13 tane sigir femuru kullanildi. Femur kondilleri tizerinde,
oval tungsten karbid frez kullanilarak farkli hacimlerde 30 tane intraosseoz defekt

olusturuldu. Defektlerin agik olan {ist sinir1 sert algi ile kapatildi (Resim 1).

Resim 1 (A,B). Calismada kullanilan intraosseoz defektlerin bir kismi1
5.2. KIBT ile Goriintiilerin Elde Edilmesi

Intraosseoz defektlerin goriintiisiinii elde etmek i¢in Kodak 9300 cihaz1 (Kodak
9300 Cone Beam 3D System, Kodak Dental Systems, Carestream Health, Rochester,
NY) kullanildi (Resim 2). Femurlar 6zel olarak tasarlanmig plexiglas kutu igerisine

yerlestirildikten sonra tarama islemi gerceklestirildi.

Tarama islemi, ¢ap1 4.5 cm’ den kiigiik defektler igin 84 kV, 5 mA, 0.09 mm
voksel boyutu, 5 cm x 5 cm tarama hacmi, 20 sn 1s1nlama siiresi ve 360 ° rotasyon, ¢ap1
4.5 cm’ den biiyiik defektler icin 90 kV, 4 mA, 0.2 mm voksel boyutu, 8 cm x 8 cm

tarama hacmi, 8 sn 1sinlama siiresi ve 360 ° rotasyon ile yapildi.
5.3. KIBT Gériintiileri Uzerinde Hacimlerin Hesaplanmasi

KIBT ile elde edilen goriintiiler {izerinde intraosseoz defektlerin hacmini
hesaplamak i¢in Cavalieri prensibi uygulandi. Bu amagla 3D- DOCTOR ( 3D-
DOCTOR Able Software Corp. , Lexington, USA) goriintii analiz programi kullanildi.

Mevcut program ile KIBT goriintiileri tizerinde her bir defekt kalinligi 0.1 mm, 0.2 mm,
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0.3 mm, 0.4 mm, 0.5 mm, 1 mm, 2 mm, 3 mm, 4 mm, 5 mm’ lik ardisik kesitlere
ayrildi. Kesitler arasinda aralik birakilmadi. Ortaya ¢ikan kesitsel goriintiiler iizerinde
yiizey alanini hesaplamak icin planimetri yontemi kullanildi. Her bir kesit goriintiisii
iizerinde defektin sinir1 manuel olarak ¢izildi (Resim 3). Cizim islemi tamamlandiktan
sonra mevcut program otomatik olarak toplam yiizey alanini kesit kalinligiyla ¢arparak
toplam hacmi verdi. Bu islem her bir kesit kalinliginda tiim defektler igin

gerceklestirildi.

Resim 2. KODAK 9300 KIBT cihaz1
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Resim 3 (A,B). KIBT goriintiileri iizerinde yapilan planimetri ¢aligmasi
5.4. Gercek Hacimlerin Hesaplanmasi

KIBT goriintiileri iizerinde tahmini hacimler hesaplandiktan sonra defektlerin
gercek hacmini 6lgmek i¢in su tasirma yontemi (Arsimet Prensibi) kullanildi. Her bir
defektin igerisine silikon esasl 6l¢ii maddesi (Coltene® Speedex light body, Isvicre)
defektin icerisini tamamen dolduracak sekilde yerlestirildi. Ol¢ii maddesi sertlestikten

sonra defektten ¢ikartildi (Resim 4).

‘6

Resim 4 (A,B). Intraosseoz defektlerin &l¢iisii
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Resim 5. Piknometre Resim 6. Hassas Terazi

Ol¢ii modellerin hacmini hesaplamak igin 50 ml’ lik piknometre (Resim 5) ve
0.001 gr hassasiyetine sahip hassas terazi (KERN&Sohn GmbH, Balingen, Almanya)
(Resim 6) kullanildi.

Piknometrenin igerisi saf su ile doldurularak piknometrenin agirligi (Wpik+su),
Ol¢ti modelin agirligt (Wcis) ve 6l¢ii model piknometreye atilip su tasirildiktan sonra
piknometrenin agirligr (Wcis+pik+su) tespit edilip asagidaki formiile gore tasan suyun

hacmi (V) hesaplandi.

V= (Wecis) — [(Wcis+pik+su) - Wpik+su)] / dsaf su
Tasan suyun hacmi ilgili defektin ger¢ek hacmi olarak belirlendi.
5.5. Istatistiksel Analiz

Calismada her bir defekt i¢in 0.1 mm, 0.2 mm, 0.3 mm, 0.4 mm, 0.5 mm, 1 mm, 2
mm, 3 mm, 4 mm, 5 mm kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimleri test etmek i¢in ilgili
defektin fiziksel hacmi gold standart olarak kabul edildi. Ttiim veriler Statistical Package
for the Social Sciences (SPSS; Chicago, IL) for Windows 13 programi kullanilarak
analiz edildi.

Oncelikle tiim verilerin i¢in One Sample Kolmogorov-Smirnow normallik testi

uygulandi. Gold Standart olarak kabul edilen su tasirma yontemiyle belirlenen gergek
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hacimlerle, Cavalieri prensibiyle 0.1 mm, 0.2 mm, 0.3 mm, 0.4 mm, 0.5 mm, 1 mm, 2
mm, 3 mm, 4 mm, 5 mm kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler eslestirilmis

orneklem T testi ile ayr1 ayr1 karsilagtirildi.

Calismanin tamam % 95 giivenilirlik sinirlar1 icinde gerceklestirildi. Istatistiksel

kararlarda p< 0.05 seviyesi anlamli farkin gostergesi olarak kabul edildi.

Kesit sayisi-defekt hacmi arasindaki iliskiyi incelemek iizere 6l¢timler, kullanilan
kesit sayisina gore 1-5, 6-10, 11-15, 16-20, 21-30, 31-50, 51-100, 101-200, 201-300 ve
301-570 olmak tizere 10 gruba ayrildi. Her bir grup i¢in hesaplanan ortalama mutlak

yiizde sapmast degerleri karsilastirildi.
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6.BULGULAR

Arsimet prensibi ile hesaplanan gergek hacimler ve Cavalieri prensibiyle ilgili

kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler tablo 1’ de verilmistir.

Tablo 1. Arsimet prensibiyle hesaplanan ger¢ek hacimler ve Cavalieri prensibiyle ilgili
kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler (mm?)

gercek 0.1mm 0.2mm 0.3mm 0.4mm 0.5mm Imm 2mm 3mm 4mm 5mm

34.19 34.281 34.665 35.501 36.349 34.573 32.043 32.233 31.479 26,754 13,672

83 81,716 83.211 83.671 82.974 82.791 79.864 83.34 64.304 70.42 38.797

201.7 200.849  201.638  202.056  202.6 201.194  204.463 197.12 213.401  217.718  230.741

204.7 206.9 208.9 208.2 208.1 207.8 207.7 203.5 207 224.5 163.8

240.5 237.962  239.77 238.915 217.001  224.461 214.14 213.571  233.735 229.946  169.029

252.3 255.4 247.9 248.454  247.229  248.163  245.407 250.306  252.764  245.654 174.216

758.57 748.094  734.15 727.081  763.094  745.045 748.337  755.237  755.442  766.562  812.652

1107.87 1126.875 1118.75 1104.359 1112.601 1128.37  1123.547 1127.913 1128.446 1130.047 1110.58

1965.424 1982.84  2002.259 1995.981 1984.497 1977.445 1991.603 1966.157 1948.801 1968.576 1932.35

3123.449 3151.126 3152.77 3192.42 3173.792 3180.704 3183.876 3186.841 3115.794 3225.317 3000.612

3688.741 3665.944 3705.968 3754.495 3773.161 3725.585 3783.47 3827.369 3670.824 3541.282 3573.174

4354.66 4288.111 4314.057 4336.441 4331.779 4356.851 4321.192 4301.269 4227.796 4280.707 4245.395

4880.609 4889.039 4793.465 4893.452 4845.549 4797.292 4876.001 4894.586 4938.995 5013.117 4905.436

7063.061 7124.638 7050.054 7112.738 7103.6 7056.952 7070.474 7039.619 7026.694 7347.047 7258.131

7295.303 7233.158 7072.326 7196.554 7271.611 7249.662 7197.744 7329.884 7166.811 7169.352 7160.988
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Tablol (Devam).

gercek

0.1mm

0.2mm

0.3mm

0.4mm

0.5mm

1imm

2mm

3mm

4mm

5mm

8900.204

9790.969

10519.9

10802

11059.55

13730.69

14575.41

16710.02

17088.5

17835.74

19095.31

23361.8

24495.29

27662.36

30052.7

8809.134

9829.73

10326.72

10801.8

11098.28

13984,74

14432.91

16619.23

17116.05

17964.94

19055.14

23785.2

23420.66

27252.03

29140.59

8917.495

9596.648

10229.96

10684.66

11048.74

13887.75

14427.01

16507.96

17173.75

17698.56

19011.39

23634.71

23538.81

27699.63

29165.9

8889.06

9546.473

10339.2

10753.45

10924.27

13890.01

14509.31

16711.94

17079.99

18062.1

18962.99

23347.89

23649.45

27434.79

29350,93

8833.628

9648.328

10253.3

10795.52

10787.43

13870.48

14395.57

16699.68

17028.86

18027.63

18847.66

23222.23

23817.93

27457.27

29200.83

8812.946

9506.895

10424.42

10665.02

10884.33

13781.29

14311.5

16579.83

17099.26

17816.03

19057.91

23657.16

24223.32

27395.91

29247.43

8897.47

9745.128

10265.13

10546.15

10951.21

13684.11

14335.68

16543.64

17057.74

17868.37

18798.32

23637.6

24098.58

27434.51

29538.98

8813.795

9458.328

10349.08

10557.38

10906.51

13756.94

14373.26

16389.9

17202.74

17961.43

18688.44

23759.38

24062.74

27232.23

29187.92

8750.177

9637.772

10348.78

10677.74

10740.19

13753.31

14205.47

16503.93

16982.99

17926.61

18696.25

23526.65

23978.97

27307.97

29046

8837.565

9371.204

10504.75

10475.7

10877.76

13841.93

14136.72

16127.9

17206.83

17983.51

18780.24

23522.19

23936.24

27135.36

28685.66

8613.372

9468.459

10454.96

10687.64

10572.54

13895.69

14132.21

16771.62

17153.43

18036.02

19003.96

23280.64

24284.46

27235.01

28888.8
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Gergek hacim ve her bir kesit kalinliginda hesaplanan hacimlere One Sample
Kolmogorov-Smirnov normallik testi uygulandi ve hacimlerin normal dagilima uydugu

gorildii ( Tablo 2)

Tablo 2. One Sample Kolmogorov Smirnov ile normallik testi (p=0.05)

Sig. (2-tailed) Sig. (2-tailed)
Actual 0.586 1mm 0.598
0.1 mm 0.586 2 mm 0.595
0.2 mm 0.586 3mm 0.593
0.3 mm 0.586 4 mm 0.605
0.4 mm 0.593 5mm 0.593

0.5 mm 0.599

Eslestirilmis 6rneklem T testi ile gold standart kabul edilen gergek hacimle
Cavalieri prensibiyle her bir kesit kalmliginda hesaplanan hacimler ayr1 ayri
karsilastirildi. Eslestirilmis 6rneklem T testinin sonucuna gore gergek hacimle Cavalieri
prensibiyle 0.1 mm, 0.2 mm ve 0.3 mm Kkesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler
arasinda istatistiksel olarak anlamli bir farklilik goriilmezken, 0.4 mm, 0.5mm, 1 mm,
2mm, 3 mm, 4 mm ve 5 mm kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerle ger¢cek hacim

arasinda istatistiksel olarak anlamli farklilik goriilmistiir (Tablo 3).

Tablo 3. Eslestirilmis 6rneklem T testi ile bulgularin degerlendirilmesi (p=0.05)

Sig. (2-tailed) Sig. (2-tailed)
0.1 mm 0.169 1 mm 0.015
0.2 mm 0.056 2mm 0.037
0.3 mm 0.078 3mm 0.004
0.4 mm 0.030 4 mm 0.031
0.5 mm 0.032 5mm 0.016
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Hacmi 1 000 mm?*’ den kiigiikk 7 defektin ilgili kesit kalinliginda Cavalieri
prensibiyle hesaplanan hacimlerinin gercek hacimden ortalama mutlak sapma
yiizdelerine bakildiginda, gergek hacimden toplam sapma en ¢ok % 30.7 ile 5 mm kesit
kalinliginda hesaplanmis, bu miktar sirasiyla 4 mm (% 8.94), 3 mm (% 5.11), 1 mm (%
3.99), 2 mm (% 3.06), 0.4 mm (% 2.97), 0.5 mm (% 1.88), 0.3 mm (% 1.81) ve 0.2 mm
(% 1.21) kesit kalinliklarinda giderek azalarak en az sapma % 0.9 ile 0.1 mm kesit

kalinliginda hesaplanmistir (Sekil 1).
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Sekil 1. Hacmi 1 000 mm?’ den kiigiik defektlerin ilgili kesit kalinliklarinda Cavalieri
prensibiyle hesaplanan hacimlerinin ger¢ek hacimden ortalama mutlak sapma

yiizdesi
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Bununla birlikte bu defektlerde gergek hacme en yakin deger 201.7 mm?® hacme
sahip defektte % 0.02 lik sapmayla 0.3 mm kesit kalinliginda hesaplanirken, gergek
hacme en uzak deger defektlerimizin en kii¢iigii 34.19 mm?*’ likk defektte % 60 lik
sapmayla 5 mm kesit kalinliginda hesaplanmustir (Sekil 2).

70
60
50
defekt
) hacimleri
SE (mm3)
- m 34,19
h ’
g us3
=
E m201,7
g 30 m 204,7
oy W 240,5
©
(7, m252,3
20 | 758,57
10 —
0 A

0.1 0.2 0.3 04 05 1 2 3 4 5
kesit kalinhgi (mm)

Sekil 2. Hacmi 1 000 mm?®’den kiiciik defektlerin Cavalieri prensibiyle ilgili kesit

kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin ger¢ek hacimden mutlak sapma

yiizdeleri
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Hacmi 1 000 mm? ile 5 000 mm? arasinda degisen 6 defekt iizerinde ilgili kesit
kalinliginda Cavalieri prensibiyle hesaplanan hacimlerin gergek hacimden ortalama
mutlak sapma yiizdelerine bakildiginda, gergek hacimden en az sapma % 0.96 ile 0.1
mm kesit kalinliginda hesaplanmistir. Bunu sapma yiizdesi ayni olan 0.3 mm (% 1.09)
ve 0.4 mm (% 1.09) kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler takip etmistir. Bu miktar
sirastyla 0.2 mm (% 1.16), 0.5 mm (% 1.17), 4 mm (% 1.18), 3 mm (% 1.25), 1 mm (%
1.35), 2 mm (% 1.52) kesit kalinliklarinda giderek artmis ve en fazla sapma % 1.91 ile 5
mm kesit kalinliginda hesaplanmustir (Sekil 3).

2.5

o - T T T T T T T T T
0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 1 2 3 4 5

kesit kalinhgi (mm)

=
«n

[y

sapma miktari (%)

Sekil 3. Hacmi 1 000 mm? ile 5 000 mm? arasinda degisen defektlerin Cavalieri
prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin gergek hacimden

ortalama mutlak sapma yiizdeleri
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Bu hacimler arasinda gercek hacimden en fazla sapma 3 688.741 mm?® hacimli

defektte % 4’ lik sapmayla 4 mm kesit kalinliginda hesaplanirken, gercek hacme en

yakin deger 1 965.424 mm?® hacimli defektte % 0.03* lik sapmayla 2 mm Kesit
kalinliginda hesaplandi (Sekil 4).

sapma miktari (%)

Sekil 4.

4.5

3.5

3
defekt
hacimleri
(mm?3)
2.5 m 1107,87
m 1965,424
) = 3123,449
m 3688,741
m 4354,66
1.5 = 4880,609

0.5

0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 1 2 3 4 5
kesit kalinligi (mm)

Hacmi 1 000 mm?* ile 5 000 mm® arasinda degisen defektlerin Cavalieri
prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin gergek hacimden

mutlak sapma yiizdeleri
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Hacmi 5 000 mm? ile 15 000 mm? arasinda degisen 9 defekt tizerinde Cavalieri
prensibiyle ilgili kesit kalinliginda hesaplanan hacimlerin ger¢ek hacimden ortalama
mutlak sapma yiizdelerine bakildiginda, gergek hacimden en az sapma % 0.9 ile 0.1mm
kesit kalinliginda goriilmiistiir. Bu miktar sirasiyla 0.3 mm (% 1.05), 1 mm (% 1.07),
0.4 mm (% 1.15), 0.5 mm (% 1.17), 0.2 mm (% 1.28), 2 mm (% 1.33), 3mm (% 1.54), 4
mm (% 2.15) kesit kalinliklarinda artarak, ger¢cek hacimden en fazla sapma % 2.38 ile 5
mm kesit kalinliginda goriilmiistiir (Sekil 5).

2.5
2
e
2\-— 1.5
-
©
fd
=
€
©
£
o 1
©
w
0 - T T T T T T T T T
0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 1 2 3 4 5

kesit kalinhigi (mm)

Sekil 5. Hacmi 5 000 mm3 ile 15 000 mm3 arasinda degisen defektlerin Cavalieri
prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin gergek hacimden
ortalama mutlak sapma yiizdeleri
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Bu hacimler arasinda gergek hacimden en fazla sapma 11 059 mm?® hacimli
defektte % 4.4’ likk sapmayla 5 mm kesit kalinliginda hesaplanirken, gergek hacme en

yakin deger 10 802 mm?® hacimli defektte % 0.001 lik sapmayla 0.1 mm kesit
kalinliginda hesaplandi (Sekil 6).

5
4.5
4
defekt
3.5 hacimleri
e m 7063,061
— 3 s
= m 7295,303
©
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= 25 -
= m 9790,969
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a ? 1 =10802
v = 11059,55
[ | |1
1.5 = 13730,69
14575,41
| ‘ ‘ ' ‘ I | |
N | W II _ | |
0 .
01 02 03 04 05 1 2 3 4 5

kesit kalinligi (mm)

Sekil 6.  Hacmi 5 000 mm? ile 15 000 mm?® arasinda degisen defektlerin Cavalieri

prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin gergek
hacimden mutlak sapma yiizdeleri
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Hacmi 15 000 mm? ile 31 000 mm? arasinda degisen 8 defekt {izerinde ilgili kesit
kalinliginda hesaplanan hacimlerin ger¢ek hacimden ortalama mutlak sapma
yiizdelerine bakildiginda, gergek hacimden en az sapma % 0.89 ile 0.5 mm kesit
kalinliginda goriilmiistiir. Bu miktar 1 mm (% 1.03), 0.3 mm (% 1.08), 5 mm (% 1.12),
0.4 mm (% 1.21), 0.2 mm (% 1.38), 3 mm (% 1.48), 0.1 mm (% 1.54), kesit
kalinliklarinda giderek artarak gergek hacimden en fazla sapma 4 mm kesit kalinliginda

gorilmistiir (Sekil 7).

2.5

1.5 A

o - T T T T T T T T T
0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 1 2 3 4 5
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Sekil 7. Hacmi 15 000 mm? ile 31 000 mm? arasinda degisen defektlerin Cavalieri

prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin ger¢ek hacimden
ortalama mutlak sapma yiizdeleri
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Bu hacimler arasinda gercek hacimden en fazla sapma 30 052.7 mm? hacimli
defektte % 4.45’lik sapmayla 4 mm kesit kalinliginda hesaplanirken, gergek hacme en
yakin deger 17 088.5 mm® hacimli defektte % 0.04° lik sapmayla 0.3 mm Kkesit
kalinliginda hesaplandi (Sekil 8).
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Sekil 8.  Hacmi 15.000 mm? ile 31.000 mm? arasinda degisen defektlerin Cavalieri
prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerin gergek
hacimden mutlak sapma yiizdeleri
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Tiim defektler iizerinde ilgili kesit kalinliklarinda Cavalieri prensibiyle hesaplanan
hacimlerin ger¢cek hacimden ortalama mutlak sapma yiizdelerine bakildiginda en az
sapma % 1.1 ile 0.1 mm kesit kalinliginda goriiliirken bunu sirasiyla 0.3 mm (% 1.25),
0.5 mm (% 1.26), 0.2 mm (% 1.28), 0.4 mm (% 1.58), 1 mm (% 1.8), 2 mm (% 1.86), 3
mm (% 2.3), 4 mm ( % 3.72) kesit kalinliklar1 takip etmis ve en fazla sapma % 8.59 ile
5 mm kesit kalinliginda hesaplanmistir (Sekil 9).
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Sekil 9.  Tum defektlerde Cavalieri prensibiyle ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan

hacimlerin ger¢ek hacimden ortalama mutlak sapma yiizdeleri
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Cavalieri prensibiyle hacim hesaplamalarinda kesit sayisinin etkisini arastirmak
icin yapilan dl¢timler kesit sayisina gore ayrildi. Kesit sayis1 1-5, 6-10, 11-15, 16-20,
21-30, 31-50, 51-100, 101-200, 201-300 ve 301-570 olacak sekilde sirasiyla grup 1,
grup 2, grup 3, grup 4, grup 5, grup 6, grup 7, grup 8, grup 9 ve grup 10 olmak iizere 10
gruba ayrildi. Her bir defekt i¢cin Cavalieri prensibiyle hesaplanan hacimlerin gercek

hacimden sapma yiizdesi hesaplanip, her grubun ortalamasi hesaplandi (Tablo 4).

Tablo 4. Cavalieri prensibiyle yapilan 6l¢iimlerin kesit sayisina gore gergek hacimden
sapma yiizdesi

grupl grup2 grup3 grup4 grups grup6 grup?7 grup8 grup9 grupl0

1-5 6-10 11-15 16-20 21-30 31-50 51-100 101-200 201-300 301-570

%6,9 %2 %2 %2 %1 %1 %1 %1 %1 %1

Cavalieri prensibiyle yapilan hesaplamalarda gercek hacimden sapma en ¢ok %
6,9 ile 1-5 kesit lizerinde yapilan dl¢timlerde hesaplanmistir. Bu sapma miktari miktar
6-20 kesit iizerinde % 2 oraninda goriiliirken 21-570 aras1 kesit iizerinde yapilan

olgtimlerde % 1 oraninda hesaplanmistir (Sekil 10).

sapma miktari (%)

[EY
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grupl grup2 grup3 grup4 grup5 grup6 grup7 grup8 grup9 gruplO
kesit sayisina gore gruplar

Sekil 10. Kesit sayisina gore gruplarin ger¢ek hacimden ortalama mutlak sapma

yiizdeleri
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Tablo 5. Kesit sayisina gore gruplarin ger¢ek hacimden sapma yiizdesi

actual Grupl grup2 grup3 grup4 grup5 grup6 grup7 grup8 grup9 grupl0

34.19 0.2 0.01 0.06 0.04 0.01 - 0 - - -
83 0.23 0.04 0 0 0.01 0 0.02 - - -
201.7 0.06 0.01 - 0 0 0 0 - - -
204.7 0.02 0.01 - 0.02 0.1 0.02 0.01 0.01 - -
240.5 0.12 0.1 0.11 - - 0.01 0 - - -
252.3 0.09 0.02 - 0.02 0.02 0.02 0.01 - - -
758.57 0.04 0 - 0.01 - 0.01 0.04 0.01 - -
1107.87 0.01 0.02 0.01 - - 0.01 0 0.02 - -
1965.424 0.01 0 - 0.01 - 0.01 0.02 0.01 - -
3123449 O 0.01 - 0.02 - 0.02 0.02 0.01 - -
3688.741 - 0.04 0 0.04 - 0.03 0.02 - - 0.01
4354.66 0.02 0.02 0.01 - 0.01 - 0 0.01 0.02 -
4880.609 - 0.02 0 - 0 - 0.01 0.02 0 -
7063.061  0.03 0.02 0 - 0 0 0.01 0 0.01 -
7295.303 - 0.02 - 0 - 0.01 0 - - 0.01
8900.204 - 0.02 0.01 - - 0 0.01 - - 0.01
9790.969 - 0.03 0.04 0.02 0.03 - 0 0.02 0.02 0
10519.9 - 0 0.02 0.02 - 0.02 0.02 0.02 - 0.02
10802 - 0.01 0.03 0.01 0.02 0.02 0.01 0 0,01 0
11059,55 - 0,04 0,03 0,01 - 0,01 0,02 0,01 - 0
13730,69 - 0 0 - 0 0 0 0,01 0,01 0,02
14575,41 - 0,03 0.03 - 0.01 0.02 0.02 0.01 0.01 0.01
16710.02 - 0.02 0.01 0.02 - 0.01 0.01 0 0.01 0.01
17088.5 - 0.01 0.01 0.01 - 0 0 - - 0
17835.74 - - 0.01 0.01 0.01 - 0 0.01 0.01 0.01
19095.31 - 0.01 0.02 0.02 - 0.02 0.01 - - 0
23361.8 - 0 0.01 0.01 0.02 0.01 0.01 0 0.01 0.02
24495.29 - 0.01 0.02 0.02 0.02 0.02 0.01 0.03 0.04 0.04
27662.36 - 0.02 0.02 0.01 0.02 - 0.01 0.01 0 0.01
30052.7 - 0.04 0.04 - 0.03 0.02 0.03 0.03 0.03 0.03
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7.TARTISMA

Cenelerde kist, tiimor, periodontal hastalik ve periapikal enfeksiyon gibi
patolojiler kemik defektlerinin olusmasina neden olur (11, 18). Bu defektlerin hacmini
bilmek tan1 koymak, tedavi planlamasin1 yapmak ve tedavi sonuglarin1 degerlendirmek
icin 6nemlidir (20). Bu defektlerin tanis1 ve tedavi sonrasi takibinde intraoral ve
ekstraoral radyografiler kullanilabilir ~fakat bunlarla yalnmizca iki boyutlu
degerlendirmeler yapilabilir (11). Konvansiyonel radyografi tekniklerinde karsilasilan
magnifikasyon, distorsiyon, siiperpozisyon gibi faktorler defekt ebatlarinin, dolayisiyla
prognozun takibini gii¢lestirir. Prognozun takibi, defektin hacmindeki degisikligin
sayisal verilerle ortaya konmasina baghdir ki (71) bu da ¢ boyutlu goriintiilleme
teknikleriyle degerlendirilebilir (18, 20, 71), fakat bu radyografiler iizerinde ilgili
yapmin sekline ya da yogunluguna bakilarak yapilan artmis-azalmig, biiylimiis-

kii¢iilmiis gibi subjektif degerlendirmeler kisisel tarafliliga agiktir (71).

Stereolojik yontemlerin esasini tarafsizlik ve etkinlik olusturur (72). Tarafsizlik
istatistiksel anlamda Ol¢limlerin  sistematik olarak ger¢ek degerden sapma
gostermemesidir (72, 81). Klinik ¢alismalarin ¢gogunda hesaplanmaya ¢alisilan yapinin
gercek degeri bilinmediginden kullanilan yontemin tasidigi tarafliligin tespit edilmesi
miimkiin olmaz ki bdyle durumlarda elde edilen sonucun gercek degerden ne kadar
sapma goOsterdigi bilinmez. Tarafsiz yontemler kullanilmadiginda hata pay1
bilinmediginden ¢ogu zaman yanlis sonuglar ve yorumlar ortaya ¢ikabilir (71).
Stereolojik yontemler uygulanirken herhangi bir 6n kabul yapilmadigindan iizerinde
calisilan sayisal nicelik dogru bi¢cimde hesaplanir bu da yontemin tarafsizligini ortaya
koyar (81). Etkinlik, daha kisa bir zaman dilimi ve daha az is ile giivenilir sonuglara
ulagmak olarak tarif edilebilir (81). Stereolojik yontemlerle ilgili yapinin tamaminda
degil de bu yapidan alinan ornekler iizerinde hesaplamalar yapilabilir. Ilgili yapinin
orneklenmesi ve bu Ornekler iizerinde yapilan Olclimler gergek degerden farklilik
gosterebilir fakat bunlar istatistiksel olarak kabul edilebilir degiskenlik sinirlar1 i¢inde
tutuldugunda elde edilen degerler giivenilir sonug olarak kabul edilir (82). Ilgili yapidan
elde edilen iic boyutlu radyografiler stereolojik yontemlerle birlikte kullanildiginda
etkin bir sekilde, kisisel tarafliliktan bagimsiz, kesinlik ifade eden sayisal veriler elde
edilebilir.
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Stereolojik yontemlerde, hacim hesaplamalarinda sik kullanilan Cavalieri
prensibiyle (68) diizensiz sekilli, ¢evreden izole edilemeyen yapilarin hacmi, ti¢ boyutlu
gorlintii veren, ilgili yapilarin smirlarinin yeterli izlenebildigi radyolojik goriintiiler
tizerinde tarafsiz ve etkin bir sekilde hesaplanabilir (17, 75, 76). Bu yontemin
uygulanabilmesi i¢in ilgili yapidan elde edilen iki boyutlu kesitsel goriintiiler tiim objeyi
kapsayacak sekilde, birbirine paralel, esit ve mesafesi bilinen araliklarla elde edilmelidir
(77, 80, 83). Literatiirde Cavalieri prensibiyle hacim hesaplamalarinin yapildigi
caligmalarin ¢ogunda BT ve MRG goriintiileri kullanilmistir. Onuk ve ark. 7 evcil kazin
nazal septum, nazal konka ve total nazal kavite hacmini, fiziksel kesitler ve radyografik
(BT) goriintiilerinden elde edilen kesitler lizerinde Cavalieri prensibiyle hesaplamis ve
her iki yontemi kiyasladiklarinda istatistiksel bir farklilik gormemislerdir (84). Cavalieri
prensibiyle karaciger hacmini hesaplamak igin Sahin ve ark. MRG goriintiilerini
kullanirken (75), Emirzeoglu ve ark BT goriintiilerini kullanmiglardir (76). Her iki
calismada radyografik goriintiiler iizerinde Cavalieri prensibiyle hesaplanan hacimler
gercek hacimlerle istatistiksel olarak uyumlu bulunmustur. Benzer sekilde Cavalieri
prensibiyle BT goriintiileri tizerinde lumbar vertebra (73), ve intervertebral disk
hacimlerinin hesaplandigi ¢aligsmalarda (77) ger¢ek hacimlerle Cavalieri prensibiyle BT

goriintiileri tizerinde hesaplanan hacimler uyumlu bulunmustur.

KIBT sistemlerinden elde edilen kesitsel goriintiilerle hacim hesaplamalar
tizerine sinirli sayida caligma vardir. Agbaje ve ark. ¢ekim soketlerinin hacmini
hesaplamak i¢in 40 ¢ekim soketinin bulundugu 9 kuru kafatasin1 KIBT ile taradiktan
sonra ¢ekim soketlerinden 1 mm kalinliginda kesitler elde etmigler ve bu kesitler
tizerinde otomatik segmentasyonla hacim hesaplamasin1 yapmuslardir. Soketlerden
alian 6l¢ii modeller kullanilarak su tasirma yontemiyle hesaplanan fiziksel hacimlerle,
KIBT goriintiileri lizerinde hesaplanan hacimleri kiyaslamislar ve anlamli bir farklilik
bulmamuslardir (19). Esposito ve ark. apikal periodontitisi taklit eden 27 defektin
olusturuldugu sigir ¢enesini KIBT ile taramis ve volumetrik analiz i¢in 6zel olarak
tasarlanmig programla defektlerin hacmini hesaplamiglardir. KIBT iizerinde hesaplanan
hacimlerle, defektlerden alinan oOl¢li modeller {izerinde hesaplanan hacimleri
kiyaslamiglar ve istatistiksel olarak anlamli bir farklilik gérmemislerdir (20). Agbaje ve
ark. bas boyun bolgesinde kanser nedeniyle radyoterapi almis hastalarda dis ¢ekiminden

sonra kemik iyilesmesini ¢ekim soketlerinin hacimlerindeki degisikliklerle
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degerlendirmistir (85). Deguchi ve ark. KIBT ile sinif I, sinif 11, sinif 11T malokliizyonlu
hastalarda maksilla ve mandibula hacmini hesaplamiglardir (86). Bu galismalarin yani
sira kondil, dis, pulpa odasi ve iist hava yolu hacimlerin KIBT ile hesaplandigi
calismalar da mevcuttur (87-90). Bayram ve ark. KIBT goriintiileri {izerinde Cavalieri
prensibini kullanarak insan kuru mandibulasindaki 9 kondilin hacmini (17), Kayipmaz
ve ark. ise koyun mandibulasindaki defektlerin hacmini hesaplamiglar (11) ve gergek
hacimlerle Cavalieri prensibiyle KIBT goriintiileri tizerinde hesaplanan hacimleri

istatistiksel olarak uyumlu bulmuslardir.

Cavalieri prensibiyle hacim hesaplamalarinda, ilgili kesitin yiizey alaninin
hesaplanmasi nokta sayim yontemi ve planimetri yontemiyle yapilir. Nokta sayim
yonteminde birbirinden esit araliklarla ayrilmis noktali alan 6l¢iim cetveli, objenin kesiti
tizerine yerlestirilip ilgili bolgeye denk gelen nokta sayisi belirlenir. Nokta sayisi, her
bir noktanin temsil ettigi alan ile ¢arpilarak ilgili yapmnin toplam alani hesaplanir (68,
76, 77, 83, 84). Planimetri yonteminde ise ilgili yapmin sinirlarimi manuel ya da
otomatik ¢izmek i¢in tasarlanmig 6zel yazilim programi kullanilarak alan hesaplamasi
yapilir (68, 75, 83, 84). Acer ve ark. intraserebral ventrikiillerin ve beyincigin hacmini
MRG iizerinde planimetri ve nokta sayim yontemleriyle hesaplamislar ve iki yontem
arasinda istatistiksel olarak anlamli bir farkliik bulmamuslardir (83, 91). Bununla
birlikte MRG iizerinde karaciger hacminin her iki yontemle degerlendirilip kiyaslandigi
bir ¢calismada, planimetri yontemiyle bireyler arasinda sekli farklilik gosteren karaciger
sinirlarinin tim kesitlerde tek tek manuel ¢izilmesinin kiilfetli oldugu, fazla zaman
aldigi, kullanicinin deneyiminden ve ilgili yapinin anatomisi hakkindaki bilgisinden
etkilendigi s6ylenmistir. Nokta sayim yonteminde ise mevcut kesit lizerinde ilgili alani
belirlemenin kolay ve hizli oldugunu, kullanicidan daha az oranda etkilendigini
soylemislerdir (14). Sahin ve ark. karaciger hacmini degerlendirmek igin planimetri ve
nokta sayim yontemini kiyasladigi bagka bir caligmada her iki yontem arasinda
istatistiksel olarak anlamli bir fark bulmazken planimetrinin daha dogru sonuglar
verdigini séylemistir (75). Literatiirde KIBT goriintiileri tizerinde hacim hesaplamasi
yaparken planimetri yontemini tercih eden ¢alismalar mevcuttur (11, 17, 18). Biz de
caligmamizda planimetri yontemi daha dogru sonuglar verdiginden alan

hesaplamalarinda bu yontemini kullanmayi tercih ettik.
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Cavalieri prensibinde ilgili yapinin goriintiisii sagital, koronal ya da aksiyal
diizlemlerde birbirine paralel kesitlere ayrilarak hacim hesaplamasi yapilabilir. Odaci ve
ark. 5 lumbar vertebra hacmini BT goriintiileri iizerinde aksiyal, sagital ve koronal
diizlemlerde stereolojik olarak hesaplamis ve diizlemler arasi hesaplanan hacimlerde
istatistiksel bir farklilik olmadigini séylemislerdir (73). Benzer sekilde Bilgic ve ark. 8
intervertebral disk hacmini BT goriintiileri iizerinde aksiyal, sagital ve koronal
diizlemlerde degerlendirmis ve dilizlemlerin hacim hesaplamalarinin dogrulugunu
etkilemedigini s6ylemislerdir (77). Bu ¢alismalar Cavalieri prensibinde yonelimin etkisi
olmadigint gosterdiginden biz c¢alismamizda sagital diizlemde aldigimiz kesitler

tizerinde hacim hesaplamalarini yaptik.

Emirzeoglu ve ark. Karaciger hacmini, Bilgi¢ ve ark. intervertebral disk hacmini,
Odact ve ark. lumbar vertebra hacmini Cavalieri prensibiyle hesapladiklar
calismalarinda gozlemciler arasi farkliligi degerlendirmek icin birbirinden bagimsiz 3
farkli goézlemcinin bulgulart karsilagtirilmis ve gozlemcilerin bulgular1 arasinda
istatistiksel olarak anlamli bir farklilik olmadigini bildirmislerdir (73, 76, 77). Bu
calismalar Cavalieri prensibinin kisisel tarafliliktan uzak oldugunu desteklediginden

bizim ¢aligmamizda da dl¢limler tek gézlemci tarafindan gergeklestirildi.

Cavalieri prensibiyle yapilan hacimsel hesaplamalarda kesit kalinliginin
hesaplamalarin  dogrulugunu etkiledigi diisiiniilmektedir. BT, MRG ve KIBT
gorintiileri lizerinde kesit kalinliginin hacimsel hesaplamalarda etkisini aragtirmak icin
farkli kesit kalinliklar1 kullanilmistir. Odaci ve ark. hacmi 26 600 mm? ile 34 300 mm?
arasinda degisen 10 lumbar vertebranin hacmini BT goriintiileri iizerinde Cavalieri
prensibiyle 3 mm ve 5 mm kesit kalinliklariyla hesaplamis, elde edilen degerler her iki
kesit kalinliginda da gercek hacimden az ya da fazla olmakla birlikte gercek hacim ile
ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacim arasinda istatistiksel olarak anlamli bir
farklilik bulmamuglardir (73). Bilgic ve ark. benzer sekilde hacmi 8 780 mm? ile 15 360
mm? arasinda degisen intervertebral diskin hacmini BT goriintiileri lizerinde Cavalieri
prensibiyle 3 mm ve 5 mm kesit kalinliklarinda hesaplamis elde edilen degerler her iki
kesit kalinliginda da gergek hacimden az ya da fazla olmakla birlikte ve gercek hacim
ile ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler arasinda istatistiksel olarak anlamli

bir farklilik bulamamislardir (77). Biz de c¢alismamizda bu hacim araligindaki
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defektlerimizde 3 mm ve 5 mm kesit kalinliklarinda ger¢ek hacimden ortalama mutlak

sapma miktarin1 % 5’ in altinda bulduk.

Emirzeoglu ve ark. hacmi 904 cm? ile 1 625 cm?® arasinda degisen 5 karacigerin
hacmini BT goriintiileri lizerinde Cavalieri prensibiyle 10 mm, 5 mm ve 1 mm kesit
kalinliklarinda hesaplamis ve ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerle gergek
hacimlerin istatistiksel olarak farkli oldugunu sdylemislerdir. 1 mm kesit kalinliginda
hesaplanan hacim ger¢ek hacimden fazla iken 10 mm ve 5 mm kesit kalinliginda
hesaplanan hacim ger¢ek hacimden az bulunmustur. Kesit kalinligi azalirken
hesaplanan hacim artmis fakat kesit kalinlig1 ile hesaplanan hacim arasinda linear bir
iliski goriilmemistir (76). Sahin ve ark. hacmi 904 cm? ile 1 530 cm? arasinda degisen 5
karaciger hacmini MRG goriintiileri iizerinde Cavalieri prensibiyle 10 mm, 7.5 mm, 5
mm, 2.5 mm kesit kalinliklarinda hesaplamis ve ilgili kesit kalinliklarinda hesaplanan
hacimlerle ger¢ek hacimlerin istatistiksel olarak farkli oldugunu sdylemislerdir. 10 mm,
7.5 mm ve 5 mm kesit kalinliklarinda hesaplanan hacim gercek hacimden fazla iken, 2.5
mm kesit kalinliginda gergek hacimden az hesaplanmistir (75). Sahin ve ark. 5 insan
kafatasinin hacmini BT goriintiileri {izerinde Cavalieri prensibiyle 2 mm, 3 mm, 5 mm,
7 mm ve 10 mm kesit kalinliklarinda hesaplamis ve ilgili kesit kalinliklarinda
hesaplanan hacimlerle ger¢ek hacimlerin istatistiksel olarak farkli oldugunu
sOylemislerdir. 2 mm kesit kalinliginda ger¢ek hacimden fazla hesaplanirken, 3 mm, 5
mm, 7 mm ve 10 mm kesit kalinliginda gercek hacimden az hesaplanmistir. Kesit
kalinlig1 ve gercek hacimden sapma arasindaki korelasyona bakildiginda 2.5 mm’ nin
kafatas1 hacmini hesaplamak i¢in en uygun kalinlik oldugunu séylemislerdir (92). Bu
calismalarda kullanilan orneklerin hacimleri, bizim 6rneklerimizin hacimlerinden ¢ok
bliylik oldugu i¢in sonuclar karsilastiramadik. Biz calismamizda kesit kalinligina baglh

olarak pozitif ya da negatif yonde belirgin bir yonelim tespit edemedik.

Sezgin ve ark. 2 koyun cenesinde olusturulan, hacmi 155 mm? ile 565.7 mm?
arasinda degisen 6 defekti KIBT ile tarayip 0.2 mm kesit kalinligi 0.8 mm atlama
araligi, 0.6 mm kesit kalinlig1 0.4 mm atlama araligi, 1 mm, 1.4 mm, ve 2.2 mm kesit
kalinliklarinda Cavalieri prensibiyle hesaplayip gergek hacimlerle kiyaslamig ve ince

kesit kalinliklarinda gergek hacimlerle uyumlu sonuglar elde etmislerdir (18).
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Bizim g¢alismamizda istatistiksel olarak ince kesit kalinliklarinda (0.1 mm, 0.2
mm ve 0.3 mm kesit kalinliklarinda) hesaplanan hacimler gergek hacimlerle uyumlu
iken, daha kalin kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler gergek hacimlerden farkli
bulundu. Cap1 1 cm’ den kiigiik defektler kesit kalinligindan daha ¢ok etkilenirken
biiylik defektler kesit kalinligindan daha az etkilenmistir. Ger¢ek hacimden en fazla
ortalama mutlak sapma % 60 ile en kiigiik defektimizde 5 mm kesit kalinliginda
gortiliirken en az ortalama mutlak sapma 10 802 mm?® hacimli defektte % 0.001’lik
sapma ile 0.1 mm kesit kalinliginda goriilmiistiir. Calismada kullanilan tiim defektler
icin hacim kesit kalinlig1 iliskisine baktigimizda gergek hacimden en az ortalama mutlak
sapma 0.1 mm kesit kalinliginda goriiliirken en fazla ortalama mutlak sapma 5 mm kesit

kalinliginda hesaplanmustir.

Cavalieri prensibiyle hacim hesaplanirken {izerinde calisilan kesit sayisi da
hesaplamalarin dogrulugunu etkilemektedir. Cavalieri prensibiyle Sahin ve ark. MRG
goriintlileri lizerinde karaciger hacmini hesapladiklar1 calismalarinda ilgili yapinin
tamamint Ornekleyen 8-15 kesitin yeterli oldugunu ve elde edilen degerin gergek
degerden istatistiksel anlamda farklilik gdstermedigini sdylemislerdir (78). Biz de
calismamizda 6 ve daha fazla kesit iizerinde yapilan hesaplamalarda gercek hacimle
uyumlu sonuglar bulurken, 5 ve daha az sayida kesit iizerinde yaptigimiz

hesaplamalarda ger¢ek hacimle uyumlu sonuglar elde edemedik.

Radyografik goriintiiler iizerinde Cavalieri prensibinin uygulanabilmesi i¢in ilgili
yapinin sinirlarinin yeterli keskinlikte izlenebilmesi gerekir (68). Bundan &tiirii hacim
hesaplamalar1 kullanilan teknigin goriintii kalitesinden etkilenir (11, 19, 71). KIBT
cihazlarinda goriintii kalitesi voksel boyutu, geometrik ve kontrast ¢oziiniirlik, FOV,

dedektdr tipi ve fokal spot biiytikliigiine baglidir.

KIBT’ 1n voksel boyutu, cihazin ¢oziiniirliigii, goriintii kalitesi, goriintiiniin tarama
ve rekonstriiksiyon zamaninin belirlenmesinde ve hastanin aldig1 doz tlizerinde etkilidir
(5, 27). KIBT cihazlarinda voksellerin izotropik olmasi sayesinde objeyle ilgili l¢iimler
biitiin diizlemlerde distorsiyonsuz ve geometrik olarak dogru bir sekilde yapilabilir (28).
Voksel boyutuyla ¢oziiniirliik ters orantilidir voksel boyutundaki azalma ¢ozliniirliigi
arttirir (5). Dalili ve ark. 16 dis kokiinlin bukkal, lingual ve aproksimal yiizeylerinin

servikal, orta ve apikal seviyelerinde eksternal kdk rezorbsiyonunu taklit eden 63 kavite
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olusturmuslardir. Daha sonra bu 16 dis kokii ayni1 KIBT cihaziyla 6-inch FOV ile 0.125-
150 mm voksel boyutu ve 4-inch FOV ile 0.200-0.240 mm voksel boyutlarinda taranip
tek gozlemciyle mevcut Kkavitelerin varligi ve Yyoklugu bu goriintiiler tizerinde
degerlendirilmistir. 0.125-0.150 mm voksel boyutlarinda kavitelerin dogru tanis1 % 74.6
bulunurken 0.200-0.240 mm voksel boyutlarinda % 63.5 bulmuslardir (93). Liedke ve
ark. 59 dis kokiiniin vestibul yiizeyinde servikal, orta ve apikal tigliilde kiiciik, orta ve
bliylik boyutlarda eksternal kok rezorbsiyonunu taklit eden kaviteler olusturmus ya da
hi¢ kavite olusturmamislardir. Daha sonra bu disler voksel boyutu 0.2 mm, 0.3 mm ve
0.4 mm olacak sekilde ayn1 KIBT cihazi ile taranip, ayn1 gézlemci tarafindan mevcut
goriintiiler ilizerinde degerlendirilmistir. Calismanin sonucunda kavitelerin 0.2 mm ve
0.3 mm voksel boyutlarinda daha dogru teshis edildigi goriilmiistir (94). Bizim
calismamizda ¢ap1 4.5 mm’ den kii¢lik defektler 0.09 mm voksel boyutuyla taranirken,
capt 4.5 mm’ den biiyiik defektler 0.2 mm voksel boyutuyla taranmistir. Segilen voksel
boyutu objenin boyutundan daha biiylik oldugunda, objenin kenar sinirindaki voksel
icerisine iki farkli dansiteye sahip yap1 denk gelirse objenin sinir1 basamak seklinde
goriiliir. Parsiyel hacim artefakti denilen, yapinin gercek boyutundan sapmaya neden
olabilecek bu durum (5) hacim hesaplamalarinda voksel boyutuyla ilgili

karsilasilabilecek olumsuzluklardandir.

Farkli yogunluga sahip yapilart birbirinden ayirma yetene8ine kontrast
¢Oziiniirliigl, birbirinden ayrilabilen en kiigiik iki yap1 arasindaki mesafeye geometrik
¢ozlnlirliik denir. KIBT goriintiileri osseoz yapilart detayli gosterebilecek yeterli

kontrast ve geometrik ¢oziiniirliige sahiptir (23).

KIBT cihazlarinda FOV boyutlari goriintii kalitesini etkileyen faktorlerden biridir.
Biiyiik FOV ile tarama islemi gergeklestirildiginde sac¢ilmis radyasyon artar, sinyal-
gliriiltii oran1 azalir, buna bagli goriintii kalitesi olumsuz etkilenir (10, 23, 95). Kii¢iik
FOV secildiginde ise sa¢ilmis radyasyon azalacagindan daha az giiriiltii olusur, kontrast
ve geometrik ¢Oziiniirliik artar bu da goriintii kalitesini arttirir (10, 23). Hassan ve ark.
KIBT ile kanin disini 4 x 4 cm, 6 X 6 cm, 8 x 8 cm, 10 x 10 cm, 14 x 10 cm ve 17 x 12
cm olmak tizere 5 farkli FOV, ayn1 zamanda her FOV i¢in iki ayr1 temel projeksiyon
sayist; 180 - 360 ve iki ayr1 tarama modu; standart - yiiksek ¢oziiniirliik ile taramstir.

Tim bu parametrelerde kok kanalinin imaj kalitesini aksiyal, sagital ve koronal
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diizlemlerde 10 gozlemci tarafindan degerlendirilip FOV’ un, temel projeksiyon
sayisinin ve tarama modunun goriintii kalitesi iizerine etkisi kiyaslamistir. FOV
seciminin kok kanalinin imaj kalitesi iizerine istatistiksel olarak 6nemli etkisi oldugu
goriilmiistiir. En kiigiik FOV 4 x 4 cm’ de imaj Kalitesi en iyi iken 17 x 12 cm’ de en
kotii bulunmustur. Projeksiyon sayisi koronal ve sagital diizlemlerde etkili bulunurken
aksiyal diizlemde etkisi goriilmemistir. Tarama modunun koék kanalinin imaj kalitesi
tizerine etkisi goriilmemistir. Gozlemciler arasinda her {i¢ parametre arasinda da uyum
goriilmiistiir (96). Librizzi ve ark. KIBT goriintiileri tizerinde TME’ deki erozyonlari
teshis etmede FOV ve voksel boyutunun etkinligini arastirmak i¢in yaptiklar: ¢alismada
yarisi saglikli yarisinin lizerine dogal ya da sonradan olusturmus 1-1,5 mm derinliginde
defekti olan 32 kondili kullanmiglardir. Tarama islemi i¢in 12-in, 9-in, 6-in FOV
boyutlar1 ve bu boyutlar i¢in sirasiyla 0.4 mm, 0.3 mm ve 0.2 mm voksel boyutlari
se¢mislerdir. Gorlintiileri birbirinden bagimsiz iki gézlemci 6 hafta arayla iki defa
degerlendirmistir. Calismanin sonucunda FOV ve voksel boyutlarin TME
erozyonlarinin teshisinde yiiksek oranda etkin oldugu goriilmiistiir. 6-in FOV ve 0.2
mm’ de elde edilen goriintiiler digerlerinden 6nemli derecede iyi bulunmustur (95).
Kontrast giiriilti  oran1 (CNR), KIBT goriintiillerinde imaj kalitesini etkileyen
faktorlerden bir digeridir. Bechera ve ark. FOV boyutu, tarama zamani ve kilovoltajin
CNR tizerine etkisini arastirmak i¢in 3 farkli FOV; 20 x 19 cm, 16 x 10 cm,16 x 7 cm,
her FOV i¢in 5 ayr1 kVp; 90, 85, 80, 75, 70, her kVp i¢in iki ayr1 tarama zamant; 15 sn
(450 temel imaj sayis1), 24 sn (600 temel imaj sayist ) kullanmislardir. Caligmada
hemimaksilla ve epoksi rezin esasli model kullanmislar ve CNR’ nin tarama
zamanindan etkilenmedigi, kVp artisin CNR’ yi arttirdigini, FOV biiyilidiikge CNR’ nin
azaldigin1 soylemislerdir. Calismada tek bir KIBT kullanmalarina ragmen CNR’ nin
imaj kalitesini etkileyen temel faktorlerden biri oldugunu ve FOV ‘un artisiyla
azaldigin1 sdylemislerdir (97). Bizim ¢alismamamizda kullanilan 8 x 8 cm FOV’ da
defektlerin sinirlar1 net izlenebileceginden kiigiik defetler icin 5 cm x 5 cm FOV, ¢ap1 5
cm’ den biiyiik defektler icin 8 cm x 8 cm FOV olmak iizere farkli iki boyutta FOV
kullanildi.

KIBT cihazlarinda dedektdr olarak ya FPD ya da IIT/CCD kombinasyonu
kullanilmaktadir ki (5, 7, 27)dedektor tipi de goriintii kalitesi iizerine etkilidir (95). Baba

ve ark. FPD ile IIT/CCD kombinasyonunun dental goriintilemede performanslarini
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kiyasladiklar1 c¢alismada, fantom kafatasi kullanmiglardir. FPD ile elde edilen
goriintlilerde giiriiltii oran1 IIT/CCD kombinasyonuna nazaran 1.62 kat az bulunurken,
sinyal- giiriiltii oran1 1.72 kat fazla bulunmus, kafatasina ait yapilarin detaylar1 daha net
bir sekilde izlenmistir. FPD sistemlerinde rekonstriiksiyon goriintiileri her ii¢ diizlemde
de yiiksek ¢ozinirliige sahiptir. Volume rendering goriintiilerinde ise yiiksek
¢Ozliniirliik ve az bulanikliktan &tiirii kemik yiizeyleri piirtizsiiz gorilir (98). Bizim

kullandigimiz Kodak 9300 KIBT cihazinda da FPD mevcuttur.
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8. SONUCLAR

1. KIBT goriintiileri tizerinde tiim defektler igin Cavalieri prensibiyle 0.1 mm, 0.2
mm ve 0.3 mm kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimlerle ger¢ek hacimler

birbiriyle uyumlu bulundu.

2. KIBT gorintiileri tizerinde tiim defektler i¢in Cavalieri prensibiyle 0.4 mm, 0.5
mm, 1 mm, 2 mm, 3mm, 4mm ve 5 mm kesit kalinliklarinda hesaplanan hacimler

gercek hacimlerden farkli bulundu.

3. Cap1 1 cm’ nin altinda olan defektlerde ger¢cek hacme yakin hesaplamalar

yapmak i¢in miimkiin olan en ince kesit kalinlig1 se¢ilmelidir.
4. Hacim biiytidiikce kesit kalinliginin etkisi azalmaktadir.

5. Kesit sayis1 5’ in altina diistiiglinde gercek hacimle hesaplanan hacim arasinda

onemli fark olugmaktadir.
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