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SPECT'DE BILGISAYARLI TOMOGRAFi iLE GAMA ISINI ZAYIFLATMA
DUZELTMESINDE GERILIM (kV) VE AKIM (mAs) OPTIMiZASYONU

OZET

Nukleer Tip, hastaliklarin teshis ve tedavisinde radyoaktif maddeler (radyonuklidler)
ile bu radyoaktif maddelerin ilgili organ ya da dokuda toplanmasini saglayan
biyolojik ajanlardan (farmasoétikler) olusan radyofarmasoétiklerin kullanildidi bilimsel
ve Klinik bir disiplindir. Goérintlileme prosedurli, hasta vicuduna verilen
radyofarmasotigin radyonuklid kismindan yayilan gama iginlarinin tek foton emisyon
tomografisi (SPECT) yapabilen gama kamera cihazi ile detekte edilmesine
dayanmaktadir.

Anatomik ¢akismayi (korelasyonu) saglamak igin, konvansiyonel SPECT cihazina
bilgisayarli tomografi (BT) cihazi da eklenerek gelistirilen hibrit SPECT-BT cihazlari
kullaniimaktadir. Anatomik korelasyon SPECT-BT Cihazinin BT kismindan elde
edilen géruntiler kullanilarak geceklestiriimektedir. SPECT-BT teknolojisi, SPECT
goruntulerinin BT goruntuleri ile fuzyonu yoluyla fonksiyonel ve anatomik bilginin
korelasyonunu (anatomik cakismayi) saglayarak lokalizasyonu ve sintigrafik
bulgularin daha iyi tanimlanmasini saglar. SPECT-BT cihazlari anatomik
korelasyonun yani sira, hastaya 6zgu zayiflatma dizeltmesi yapilmasina da olanak
saglamakta ve BT goéruntuleri SPECT verilerinin zayiflatma duzeltmesi icin de
kullaniimaktadir. Zayiflatma diizeltmesi BT géruntilerinin Hounsfield Unitesi (HU)
degerleri kullanilarak gerceklestirilir ve SPECT sayim degerleri gama iginlarinin
doku igerisinden gecerken ugradidi zayiflama orani dikkate alinarak duzeltilir.
Bununla birlikte, nikleer tani surecine Bilgisayarli Tomografinin dahil edilmesi
hastaya verilen radyasyon dozunu dikkate deger odlglide arttirmaktadir. Ozellikle
hastalara her tedavi sonrasinda dozimetri islemleri igin 4-5 SPECT-BT ¢ekiminin
yapildigi Radyonuklid Tedavi sureglerinde, BT c¢ekimlerinden kaynaklanan ilave
radyasyon dozu daha da dnem kazanmaktadir. Bu baglamda, gerilim (kV) ve akim
(mAs) parametrelerinin hastanin fazladan aldigi bu dozu en aza indirecek sekilde
optimize edilmesi gerekmektedir.

Bu calismada, SPECT-BT'de goruntu kalitesi ve dozimetre c¢alismalarinin
dogrulugundan &6din vermeksizin hastanin en disik radyasyon dozuna maruz
kalmasini saglayacak optimum gerilim (kV) ve akim (mAs) degerlerinin tespit
edilmesi amaglanmigtir. Mediso Anyscan SC SPECT-BT cihazi ile 5 farkl
radyonuklid icin akim ve gerilim parametrelerini, sirasiyla, 10-300 mAs ve 80-140 kV
araliginda degistirerek yapilan deneyler sonucunda, dizeltme faktdrlerinin bu
araliklarda akim ve gerilim ile énemli ol¢cide degismedigi bulunmustur. 5 farkh
radyonuklid icin de en dusuk gerilim (kV) ve akim (mAs) degerleriyle elde edilen
dizeltme faktorleri en yuksek gerilim (kV) ve akim (mAs) degerleriyle elde edilen
dizeltme faktoérleri ile kiyaslanabilir mertebededir. Bu nedenle, dzellikle tedavi
sonrasi dozimetri iglemleri igin yapilan SPECT-BT goruntilemede, en disuk gerilim
(kV) ve akim (mAs) degerlerinin kullanilmasinin hastanin radyasyon guvenligi
acgisindan daha uygun olacagi sonucuna varilimistir.

Anahtar kelimeler: SPECT-BT, Zayiflatma Dizeltmesi, Hounsfield Unit
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VOLTAGE (kV) AND CURRENT (mAs) OPTIMIZATION FOR GAMMA RAY
ATTENUATION CORRECTION BY COMPUTED TOMOGRAPHY iN SPECT

ABSTRACT

Nuclear Medicine is a scientific and clinical discipline involving the use of
radiopharmaceuticals composed of radionuclides and biological agents providing the
radionuclides to localize to specific organs or sites of disease, in the diagnosis and
treatment of disease. The imaging procedure is based on detection of gamma rays
emitted by the radionuclide portion of the radiopharmaceuticals administered to the
patients’ body by gamma camera devices having the ability of acquiring Single
Photon Emission Computed Tomography (SPECT) images.

For providing anatomical correlations, hybrid SPECT-CT devices designed by the
adding computed tomography (CT) device to a conventional single-photon emission
computed tomography (SPECT) device, are used. Anatomic correlation is performed
by using CT images from CT portion of the SPECT-CT device. The SPECT/CT-
technology enables a direct correlation of anatomic information and functional
information by fusion of the SPECT and CT images, resulting in better localization
and definition of scintigraphic findings. Besides anatomic correlation, SPECT-CT
devices also allow patient-specific attenuation correction and the CT images are
also used for attenuation correction of SPECT Data. The attenuation correction is
performed by using the Hounsfield Unit (HU) values of the CT images and the
SPECT count values are corrected by taking into consideration the attenuation as
gamma rays travel through the tissues. However, the introduction of CT in the
nuclear diagnostic process results in a appreciable increase of the patient dose. In
particular, radionuclide therapy regimens, at which SPECT-CT is performed 4 to 5
times for dosimetry studies, the radiation dose from CT examinations becomes more
significant. In this context, the voltage (kV) and current (mAs) parameters should be
optimized to minimize the additional patient dose.

In this study, it is aimed to investigate optimum voltage (kV) and current (mAs)
values to achieve the lowest radiation dose to the patients, without compromising
image quality and accuracy of dosimetry results. As a result of the experiments
performed with Mediso Anyscan SC SPECT-CT device and Jaszczak fantom for five
different radioisotopes, by varying the current and voltage parameters in the ranges
of 10-300 mAs and 80-140 kV, respectively, it is found that the correction factors
does not change significantly with current and voltage in these ranges. The
correction factors obtained with the highest voltage (kV) and current (mAs) values
are comparable to each other. For this reason, it is concluded that the use of the
lowest voltage (kV) and current (mAs) values for SPECT-CT imaging, especially for
post-treatment dosimetry procedures, is more appropriate for patient’s radiation
safety.

Keywords: SPECT-CT, Attenuation Correction, Hounsfield Unit
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1 GIRiS

Nukleer Tip, radyonuklid ve organa 6zel biyokimyasal ajan (kit) olmak Uzere iki
kisimdan olugan radyofarmasaétiklerin kullaniimasiyla bircok hastaligin tanisinin ve
tedavisinin gerceklestirildigi bir tip dalidir. NUkleer tip goérintilemelerinde X-igini
yerine radyofarmasétiklerin  radyoniklid kismindan yayinlanan gama 1sini
kullanilarak tani islemlerinde metabolik goérinti elde edilmektedir. Biyokimyasal
ajanlar yardimiyla istenilen bolgeye tasinan radyonuklitten yayinlanan gama
isinlarini, Tekli Foton Emisyon Tomografi ( Single Photon Emission Tomography -
SPECT) o6zelligine sahip bir gama kamera cihazi ile algilayarak (detekte)
goruntileme yapilmaktadir. Nikleer Tip 1956 yilinda Hal O. Anger'in Talyum(TI)
aktive edilmis Sodyum iyodir (Nal) kristali kullanarak ilk Gama Kamerayi icat
etmesiyle farkli bir boyut kazanmistir [1,2,3]. Hastaliklarin teshisi icin yapilan
goruntilemeler hizh bir sekilde yayginlasirken iki boyutlu goruntilerde derinlik
sorunu olusmustur. Goérlintinin derinlik sorununu gidermeye yarayan teknolojinin
gelistiriimesi i¢in yapilan ¢alismalarin sonucunda, 1960’in sonlarina dogru David E.
Kuhl Pennsylvania Universitesinde geri yansitma ydntemiyle ¢alisan Mark Il isimli
emisyon tomografi cihazini gelistirmigtir [4,5]. Devam eden caligmalarin sonucunda
1980’li yillarda anatomik olarak iligkilendirmek ve zayiflama dizeltmesi yapabilme

yetisine sahip SPECT-BT cihazlar Uretiimeye baglanmistir [6].

SPECT cihazi, gama kameranin hasta etrafinda farkl agilardan iki boyutlu (planar)
goruntiler almasini ve bu iki boyutlu (planar) goérintuleri geri yansitma (Back
projection) ydntemi veya diger yontemler ile U¢ boyutlu tomografik gorintlye
donustirmesini saglamaktadir. Cekim esnasinda, kameralarin istenilen agilarda ve
istenilen slrelerde hasta etrafinda 360° doéndurilmesi saglanarak goérinti elde
edilmektedir. NUkleer Tip’a U¢ boyutlu goruntiler 6nemli katkilar saglamis olsa da
sorunlar devam etmistir. Aktivite tutulumunun oldugu bolgenin anatomik olarak
yerinin net saptanamamasi ve doku igerisinden gama kameraya ulagsana kadar
siddeti zayiflayan gama iginlari énemli sorunlarin basinda gelmistir. Bu sorunlarin
¢6zimi icin SPECT ve BT cihazinin birlestiriimesi ile elde edilen cihazda, BT
goruntilerinin yardimiyla anatomik ¢akisma (korelasyon) ve zayiflatma dizeltmesi
isleminin yapilabilecegi fikri dogmustur [3]. SPECT ve BT cihazlar ayni tarayici
(gantry) Uzerinde birlestirilerek, hasta hic hareket ettirimeden SPECT ve BT
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goruntulemeleri yapilabilmektedir. Daha sonra bilgisayar ortaminda bu iki goruntu

birlestirilir.

BT, X-1sin tUpUnin hasta etrafinda 360° donduriimesiyle G¢ boyutlu gérintileme
yapabilen cihazlardir. BT cihazinda fotoelektrik olayin doku tarafindan sogrulmasi
sayesinde kemik gibi yogun dokularda X isini fazla tutulurken, akciger gibi
yogunlugu daha dusuk organlarda daha az tutulmaktadir. Bu sayede BT detektérleri,
X sinlarini viicutta bulunan organlarin doku yogunlugu ile ters orantili olacak sekilde
algilayarak dokularin yogunluguna uygun bir radyasyon haritasi ¢gikarmaktadir. Bu
haritaya Hounsfield Unit (HU) skalasi denilmektedir. Hibrit gérintileme sistemi olan
SPECT-BT cihazi, SPECT cekilen hastanin BT goéruntuleri ile flizyon islemi yaparak
anatomik cakismayir saglamanin yaninda, BT c¢ekiminden elde edilen HU
degerlerinden faydalanarak gama isinlarinin doku igerisindeki azalma oranini
hesaplamakta ve sayim istatistigine ekleyerek zayiflatma dlzeltmesi yapmaktadir
[7,8].

Radyasyonla islem yapilan tip alanlarinda hastaya verilen radyasyon miktarlarinin
olabildigince sinirlanmasi son derece o6nemli olmustur. Yapilan bilimsel
arastirmalarda, disuk radyasyon dozlarinin da stokastik etkiler nedeniyle kanser
yapma potansiyelinin oldugu gdsterilmistir. Gelisen teknoloji ve goéruntileme
cihazlarinin yayginlasmasi neticesinde saglik alaninda goérintileme amagli
Isinlamalar hizla artmistir. ALARA prensipleri geregince tani igslemleri esnasinda
hastalarin maruz kaldigi radyasyon dozlarinin minimum dizeyde tutulmasi

gerekmektedir [9].

Bu calismada, zayiflatma (atenlasyon) dizeltmesi icin yapilan BT g¢ekimlerinde
hastaya verilebilecek radyasyon dozunun minimum dizeyde tutulabilmesi igin

gerekli olan optimum gerilim (kV) ve akim (mAs) degerlerinin tespiti amaclanmistir.



2 NUKLEER TIP TARIHGESI VE GORUNTULEME SISTEMLERI

2.1 Nikleer Tip

Nukleer tip, fizik, tip kimyasi ve muhendislik gibi ¢esitli alanlardaki bilim adamlarinin
katkida bulundugu uzun bir gegmisi olan, radyoniklid ve organa 6zel kit olmak Gzere
iki kisimdan olusan radyofarmasatiklerin kullaniimasiyla birgok hastahidin tanisinin
ve tedavisinin gerceklestirildigi bilim dalidir. 19. ylzyihn sonlarina dogru alman
fizikci Prof. Dr. Wilhelm Conrad RONTGEN’in X isinlarini kesfetmesi ve 1898 yilinda
Marie CURIE ve esi Pierre CURIE'nin radyum ve polonyumu bulmasiyla Nikleer

Tip’in gelisimindeki en énemli ilk adimlar atilmigtir [10,11].

Bu alandaki gelismeler Ernest Orlando Lawrence’in 1939 yilinda Nobel Fizik
Oduli’'ni  almasini  saglamistir.  Bu gelismeleri, 1929 yilinda protonlarin
hizlandirilarak atom c¢ekirdekleri ile c¢arpismalarini  saglayan Siklotronun
tasarlanmasi takip etmistir. 1934 yilinda Frederic ve Irene Joliot - Curie’nin yapay
radyoaktiviteyi bulmasiyla gelisme sureci devam etmistir. 1937 yilinda Nukleer Tip’ta
en c¢ok kullanilan Teknesyum (Tc) izotopu kesfedilmistir. Fizikte daha o©nce
gerceklesen Nikleer Tip disiplinine zemin olusturan bitlin bu gelismelerin ragmen,
Nukleer Tibbi gergek baslangici 1946 yilinda toksik guatr radyoaktif iyot-131 ile
tedavi edilmesine dayanmaktadir. Bu alandaki gelismeler 1956 yilinda Hal O.
Anger’in Talyum (TI) aktive edilmis Sodyum iyodiir (Nal) kristali kullanarak ilk Gama
Kameray! icat etmesiyle farkh bir boyut kazanmigtir. Bir tarafta gama kamera
teknolojisinin gelistiriimesine yonelik arastirmalar devam ederken, diger tarafta
radyonuklidler ve farmasoétikler Uzerinde de c¢alismalar yapilmistir. 1957 yilinda
Brookhaven Laboratuvarlarinda Molibden-99 / Teknesyum-99m jeneratorunin
gelistirimesiyle, Nukleer Tip goéruntileme iglemleri hizli bir sekilde artmaya
baslamistir [10,11]. Hastaliklarin teshisi icin yapilan gorunttilemeler hizli bir sekilde
yayginlasirken iki boyutlu géruntilerde derinlik sorunu bulunmustur. Goéruntinin
derinlik sorununu gidermeye vyarayan teknolojinin geligtiriimesi igcin yapilan
calismalarin sonucunda, 1960’in sonlarina dogru David E. Kuhl Pennsylvania
Universitesinde geri yansitma ydntemiyle calisan Mark Il isimli emisyon tomografi
cihazini gelistirmigtir [4,5]. Devam eden calismalarin sonucunda 1980’li yillarda
anatomik olarak iliskilendirme ve zayiflama duzeltmesi yapabilme yetisine sahip

SPECT-BT cihazlari Uretiimeye baslanmistir. Phelps ve Ter Pagossian’in
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olusturdugu St. Louis grubu tarafindan ilk modern Pozitron Emisyon Tomografi
(PET) cihazinin 1970’lerde gelistiriimesini takiben ilk PET-BT prototipi 1998 yilinda
uretilmis ve 2001 yilinda ticari olarak kullanilmaya baslanmistir [12]. PET-BT
sistemi, 511 keV enerjili yok olma (anhilasyon) fotonlarinin goérintiye
donudsturuldugu PET bolumu ile BT Unitesinin zayiflatma duzeltmesi yapabilmek icin
birlestiriimesinden olugan hibrit bir goérintuleme sistemidir. PET goruntuleme igin
hastaya damar yoluyla verilen F-18 radyoizotopunun yayimladigi pozitronlar yollari
Uzerindeki elektronlarla etkilesime girerek, birbiri ile 180°lik agi yapacak sekilde
salinan 511 keV enerijili iki fotonun yayimlanmasina neden olur. Bu fotonlara yok
olma (anhilasyon) fotonlari adi verilir. Bu fotonlari gérintiye dénustirmek icin ¢oklu
detektor sistemine sahip PET bolimiinde, detektorler karsilikli olarak yerlestirilmigtir.
Bu sayede ayni anda salinan fotonlar es zamanl olarak algilanabilmektedir. PET-BT
cihazlarinda ise PET tarayicilar BT ile birlikte kullaniimaktadir. Bunun nedeni
anatomik cakismayi ve zayiflatma duzeltmesini yapabilmektir. Hibrit sistemlerin son
yillarda giderek yayginlastigi nikleer tip alaninda arttk PET-MR cihazlari da

kullaniimaya baslanmistir.

GunUumuzde radyonuklid ve farmasotik kullanilarak hemen hemen tum organ ve
hastaliklarin gérintilemesi yapilabilmektedir. Goériintilemelerde en ¢ok Teknesyum
Perteknetat (*"Tc) kullanilsa da, kullanilan baslica izotoplar, yari ©miirleri,
goruntilemede kullanilan gama enerjileri ve kullanildiklari tetkikler Cizelge 2.1'de

verilmistir [13].



Cizelge 2.1: Nukleer Tip goriuntilemelerinde kullanilan izotoplar, kullanilan
enerjileri, yari dmdrleri ve kullanildigi tetkikler [13].

Radyonuklid Foton Yari émur Yapilan Tetkikler
Enerjisi(keV)
Teknesyum-99-m ("°Tc) 140 6,02 Saat Kemik, Bobrek
Kalp
Talyum-201 (*°*TI) 71/135/ 167 73 Saat Kalp
Flor-18 (*°F) 511 110 Dakika PET-BT
Galyum-68 (®*Ga) 511 67,8 Dakika PET-BT
indiyum-111 (**!In) 171 /245 67 Saat Néroendokrin
TUumor
iyot-131 (*31) 364 8,05 Giin Tiroit
iyot-123 (**°1) 159 13,2 Saat Feokromasitoma
Oksijen-15 (**0) 511 122 saniye PET-BT
Karbon-11 (*'C) 511 20,4 dakika PET-BT

Radyasyonla tedavi, kanser tedavisinde 6énemli bir rol oynamaktadir. Radyasyonla
tedavi yontemi olan radyoterapide radyasyon, vicut digsindan kanserli bolgeye
yonlendirilerek yapilmaktadir. Son yillarda tedavi etkinligi ve alani giderek artan
hedefe yonelik radyonuklid tedaviler ise, agiz yoluyla veya dolagim sistemi
aracihgiyla vicut icerisine verilen radyonuklidlerin  mikro kurecikler veya
farmasotikler yardimiyla kanserli bolgeye yonlendiriimesi prensibine dayanmaktadir.
Bu tedavilerde amag, kanserli dokularin maksimum radyasyon etkisine maruz
birakilirken, saglikl dokularda radyasyon maruziyetini mimkuin olan en az seviyede
tutmaktir. Hedefe yonelik radyoniiklid tedaviler ilk olarak Iyot-131 (**I) toksik guatr
tedavisiyle baslamis ve uzun siire **| ile tiroid kanseri tedavisinden baska tedavi
yapilamamistir. Radyonuklid tedaviler, radyonuiklid ve farmasétik Uretimindeki
gelismelere paralel olarak son zamanlarda yeni tedavi yéontemleri gelistiriimistir.
Radyonuklid tedavilerde ilk zamanlar beta (B) yayicilar kullanilirken, son yillarda alfa
(a) yayicilari da kullaniimaya baslanmistir. Hedefe yoénelik radyontklid tedavilerde
kanser tedavilerine ek olarak eklem hastaliklarinda (sinovitler) ve agri sikayetlerini

hafifletmek (agri palyasyonunda) icin de kullaniimaktadir. Nikleer Tip tedavilerinde



kullanilan baglica radyoizotoplar, enerjileri ve kullanildiklari tedaviler Cizelge 2.2'de

verilmigtir [13].

Cizelge 2.2: Nukleer Tip tedavilerinde kullanilan baslica radyoizotoplar ve 6zellikleri

[13].
Radyonuklid Bozunum Yari é6mur Yapilan Tedaviler
Tard
iyot-131 (*3) B 8,01 Giin Tiroit CA, Hipertiroidi
Lutesyum-177 (*""Lu) B 6,64 Giin Néroendokrin, Prostat
CA
Yitriyum-90 (*°Y) B 2,67 Gin Karaciger CA,
Radyosinovektomi
Samaryum-153 B 1,92 Gin Kemik Agri Palyasyonu
(153Sm)
Radyum-223 (**Ra) a 11,43 Giin | Kemik Agri Palyasyonu
Renyum-186 (***Re) B 3,71 Giin Radyosinevektomi

2.2 Gama Kamera ve Galigma Prensipleri

X -1sinlari kesfedildikten sonra bu isinlari kullanarak goérintileme yapabilen réntgen
cihazlari klinik uygulamalarda hizla kullaniimaya baslanmistir. Bu cihazlar iki boyutlu
goérintileme teknigi ile calistigi icin sadece anatomik gdérintlleme yapabilmistir.
Benzer sekilde, iki boyutlu metabolik ve fizyolojik olarak goérintilemede yetersiz
kalmistir. Bu sorun radyoizotop gortntileme tekniklerinin gelismesiyle giderilmeye
baslanmistir. Sintilasyon sayicilarin kesgfiyle birlikte Hal Anger tarafindan 1956
yilinda Nal (TI) kristalli 10 cm ¢aph 7 adet foton gogaltici tipten olusan ilk gama
kamera gelistiriimistir. Bu kameralar Anger kamera olarak da aniimistir. ilerleyen
yilllarda daha bulylk kristal ve ¢ok sayida foton g¢ogaltici tiipe sahip detektorler
kullanilarak gama kamera ve emisyon tomografi sistemleri geligtirilmistir [14]. Gama
kameralarda detektor icerisinde bulunan Nal (TI) kristallerin kalinhdr 6.5 mm veya
9.5 mm iken c¢api 30 ile 50 cm arasinda degismektedir. Gama kameralarda enerjisi
70-360 keV arasinda dedisen dusuk enerjili radyonuklidler kullanildigi igin ince

kristaller gelistiriimistir. Kristaller foton ¢ogaltici tiplere i1sik absorbsiyonu yapmayan



optik jel aracihgiyla baglanmaktadir. Foton ¢ogaltici tip (PMT) ile kristal arasinda
kristalden ¢ikan sintilasyon fotonlarini foto katota yonlendirmek igin 1sik yonlendirici
tabaka bulunmaktadir. Yeni nesil gama kameralarda PMT’ler detektdr igerisine
altigen olarak dizilmis ve sayisi da 50 ile 100 arasinda degismektedir. Yaygin olarak
7,5 cm uzunlugundaki PMT’ler kullaniimaktadir. Gama kameralar PMT’ye
yonlendirilen fotonlari gbérintiye donustirebilmesi i¢in 6zel algoritma ve dizeltme

tekniklerine sahip elektronik Unitelere baglanmistir. Gama kameray! olusturan

Foto multipliyer tup
(PMT)

Sintilasyon kristali

parcalar Sekil 2.1'de gosterilmistir.

i
|

Kolimator

Isin kaynagi

Sekil 2.1: Gama kamerayi olusturan pargalar [5].

Gama kameralarda, hastaya damar yoluyla verilen radyofarmasétigin hedef
organdan yayinladigi gama fotonlari kolimatér yardimiyla yonlendirilerek detektor
icerisindeki sintilasyon kristali Nal(Tl) Uzerine dusurilmektedir. Kolimator ayni
zamanda kendini olusturan kurgun septalar aracilhigiyla sapmaya ugrayan gama
isinlarint durdurmaktadir. Nal(Tl) kristali Gzerine digurilen gama fotonlari kristal
tarafindan sintilasyon fotonlarina dénastirilerek PMT’lere ydnlendirilmektedir.
PMT’lere gelen sintilasyon fotonlari foto-katottan elektron koparir. Kopan elektronlar,
dinotlar arasina uygulanan yiksek voltajin etkisiyle hizlanarak ¢ok sayida dinotla
yaptiklari carpismalarla hizla ¢ogdalir ve anota ulasarak cikistan elde edilen elektrik
sinyalini olustururlar. PMT’den gelen elektrik sinyalleri G¢ farkli boyuttan gelerek

elektronik Gnitelerde sekillendirilip katot i1sin tiplnde gorintlye doénustardltr. Elde



edilen ham goéruntu Uzerine algoritma ve duzeltme teknikleri uygulanarak goruntu
kalitesi artirihr [8,14].

2.3 Gama Kamera Bilegenleri

Gama kameralarda, detektorin 6nunde bulunan kolimator kaynaktan gelen fotonlar
arasindan sadece belirli dogrultularda yayinlananlari gegirerek kristale iletir. iletilen
fotonlar sintilasyon kristali icerisinde durdurularak sintilasyon fotonlarina
donustarular. Kristalden PMT’lere iletilen disUk enerijili sintilasyon fotonlari PMT
icerisinde elektronlara donusturilerek gogaltilir ve elektrik sinyaline doénasturular.
Tlp cikisindan elde edilen elektrik sinyali bilgisayar destekli sinyal isleme Unitesine
iletilir. Bilgisayar destekli gama kameralarda bilgiler sayisallastirilarak, bilgilerin nicel
(kantitatif) olarak elde edilmesi mimkin olmaktadir. Gama kameralari olusturan
temel bilesenlerden, sintilasyon kristali (Nal), foton c¢ogaltici tip (PMT) ve

kolimatorler asagidaki boliumlerde daha ayrintili olarak ele alinmistir.

2.3.1 Sintilasyon kristali (Nal)

Sintilasyon kristalleri, bireysel atomik ve molekuler 6zellik géstermeyen kati kristal
yapilardir. Kaynaktan gelen fotonlar kristal tarafindan durdurulur. Kristal igerisinde,
yiksek enerjili fotonlarin madde ile etkilesimi Compton olayi ile gerceklesirken,
duguk enerjili fotonlarin madde ile etkilesimi agirlikli olarak fotoelektrik olayla
gerceklesmektedir. Bu etkilesimler sonucunda, ya kristal atomlarinin elektronlari bir
Ust enerji seviyesine uyarilirlar ya da atomdan elektron koparilir (Ilyonizasyon).
Uyariimis elektronlar taban enerji seviyesine geri donerken iki enerji seviyesi
arasindaki farka esit enerjiye sahip bir foton yayinlar. Yayinlanan bu fotonlara
sintilasyon fotonlari denir. Sintilasyon fotonlarindaki kayiplari 6nlemek icin
sintilasyon kristalleri safsizlastiriir. Saf olmayan kristallerin dusik sicakliklarda
verimli calisabilmesi i¢cin Talyum (Tl) ya da Gimus (Ag) gibi elementlerle
kirletiimesiyle kristallerin oda sicakliginda da galigmasi mumkin kilinmistir [15].
Sintilasyon kristalinden gelen fotonlarin tamami foton ¢ogaltici tlplere ulasamaz, bu
nedenle kristal ile foton ¢ogaltici tip arasi optik gecirgenligi bulunan optik gres yag
ile yaglanmistir. Isik gecgirgen bu tabakanin sahip oldugu uygun kirilma indisi
sayesinde fotonlar foton gogaltici tuplerin (PMT) katoduna ydnlendirilerek fotonlarin

kaybi 6nlenmisgtir.



2.3.2 Foton ¢ogaltici tiip (Photo Multiplier Tube-PMT)

Kristal tarafindan olugturulan sintilasyon fotonlari PMT’lerin fotokatotuna
yonlendirilir, ve katotta fotoelektrik olay yoluyla durdurularak serbest elektronlarin
aciga ¢cikmasina neden olurlar. PMT lerin 6n yuzeylerindeki giris pencereleri kendine
¢arpan sintilasyon fotonlarini serbest elektrona donustirebilmek icin fotoemisif bir
madde ile kaplanmigtir. Fotoemisif madde materyali olarak genellikle bialkali

bilesikler Sezyum Antimon (CsSb) kullaniimistir [16].

Sintilasyon fotonlarinin  yaklasik %30y fotokatot tarafindan elektrona
donustirulebilmektedir. Olusan elektronlar fotokatot ile ilk dinot arasindaki
potansiyel farkin etkisiyle hizlandirilarak fotokatot tarafindan firlatiir. PMT’ler
icerisine karsilikli metal plakalar halinde yerlestirilen dinotlar, Gzerine uygulanan
pozitif voltajin etkisiyle firlatilan elektronlari ceker. Cektigi elektronu karsisinda
bulunan dinota yansitarak daha cok sayida elektron firlatirlar. Dinotlar arasindaki
potansiyel fark arttikga firlatilan elektronlarin sayisi ve hizlari artarak anotta 10°
mertebesindeki elektron cogaltma faktorinin etkisiyle bir elektron ¢igi meydana
getirir. Cogaltma faktérl voltajdan etkilendigi igin PMT Uzerine uygulanan voltajin
sabit olmasi gerekmektedir. Voltajda meydana gelen %1’lik bir degisim dahi ¢ikistaki
hizlandiriimis elektronlarin sayisini yaklasik %10 miktarinda degistirmis olur. Bu
degisim gama enerjilerinin ayrilmasinda énemli degisikliklere neden olmaktadir.
Anottan c¢ikan elektronlarin gerekli enerji ayrimi yapildiktan sonra, veriler kayit

unitelerine gonderilerek sinyal igsleme sureci gergeklestirilir.

2.3.3 Kolimator ve gesitleri

Gama kameralarin en 6nemli elemanlarindan biri olan kolimatorler, hastadan
yayinlanan gama isinlarinin detektérlere dogru ve dizgun yodnlendirilebilmesi igin
septa olarak adlandirilan deliklere sahip kursundan yapilmis pargalardir. Delikler
arasindaki kalinlik septa kalinhgi olarak anilir. Septa kalinliklari kullanilan
radyonuklidin enerjisine bagll olarak daha ince ya da kalin olarak tasarlanir.

Kolimatdrler kullanim 6zelligine gore agagidaki sekilde siniflandirilirlar [17].

Pinhol kolimator: Detektor uzakhigr yaklasik 20-25 cm olacak sekilde koni bigimli
kursundan yapilmis kolimatdr gesididir. Pinhol kolimatoérler tiroit ve g6z gibi ¢ok
klguk organlarin buyutulerek gortntulenmesinde kullanilir. Kolimator ile organ arasi
mesafe yaklagkk 8 ile 10 cm arasinda oldugu zaman ideal gorinti elde

edilebilmektedir [17]. Pinhol kolimatdér gérinimi Sekil 2.2'de gosterilmistir.



Sekil 2.2: Pinhol kolimator.

Konverjan (yakinsak) kolimatorler: Bu kolimatérlerde kanallarin ¢api detektérden
uzaklastikca azaldigi icin kicuk nesnelerin buyUtilerek goérintilenmesine imkan

saglarlar[17]. Konverjan kolimator gorinimu Sekil 2.3'de gosterilmistir.

\\}l\é/"l

Sekil 2.3: Konverjan kolimator.

Diverjan (Iraksak) kolimatdr: Kolimator kanal ¢api detektdr yuzeyinden uzaklastikga
arttigi icin kamera capindan daha buyuk organlarin goruntilemesinde kullanilirlar.
Bu nedenle elde edilen goruntuler oldugundan daha kaguktur [17]. Diverjan
kolimator gérinumu Sekil 2.4’te gosterilmistir.
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Sekil 2.4: Diverjan kolimatér.

Paralel (hole) kolimatorler: GUnumuzde en sik kullanilan paralel ve ¢ok kanalli
kolimator cesididir. Hedef organdan paralel gelen iginlari kristale ulastinr [17].

Paralel kolimator gorunumu Sekil 2.5’te gosterilmigtir.

Sekil 2.5: Paralel kolimatér.

2.4 Tek Foton Emisyon Bilgisayarlh Tomografi (Single Photon Emission
Tomography —SPECT)

SPECT kameranin temelleri J. Radon tarafindan 1917 yilinda yayinlanan bir
makaleye kadar uzanmaktadir. J. Radon yayinladigi makalede, Radon déntsimi
olarak da bilinen ve iki boyutlu verilerin ters dénisim formdiliyle G¢ boyutlu hale
getirilebilecegini gdstermistir. 1960’ yillarin bagsinda Gama kameralarin kliniklerde

kullanilmaya baslamasindan sonra elde edilen goruntilerde tutulumun oldugu alanin
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vicut igindeki konumunun bilinememesi ve gakisan iki bélgenin olmasi G¢ boyutlu
goruntulere ihtiyaci arttirmigtir. Gama kameradaki bu eksigi gidermek ve ug¢ boyutlu
goérintlh elde etmek icin yapilan galismalar sonucu 1963 yilinda David E. Kuhl ve
Roy Edwards MARK 1l isimli SPECT cihazi ile U¢ boyutlu gérinti elde
edilebilecegini gostermiglerdir [4,5]. Bilgisayar teknolojisi ¢ok iyi olmadigi ve
gorintileri optik butlnlestirici kullanarak olusturduklari icin elde edilen goérintiler
klinikte kullanilacak kadar iyi degildir. Bilgisayar teknolojisindeki gelismelerin
yardimiyla bilgisayar tabanli MARK 11l isimli SPECT cihazini 1968 yilinda gelistirerek
Uc boyutlu goérintl elde edilmesini saglamislardir. 1970’li yillarin sonlarina dogru
kliniklerde kullanima baslanan SPECT cihazlar ilk zamanlar tek detektorli olarak
piyasaya surulmuslerdir. Cekim suresini azaltmak ve verileri ayni anda farkh
acilardan alma imkani saglamak igin ilerleyen yillarda iki veya lg¢ detektorlu olarak ta

Uretimi yapilmaya baslanmistir [4,5].

SPECT goruntilemesi yapilirken diger bir sorun da detektoér seklinden kaynakli
sorundur. Gama kameralar icin ilk zamanlarda dairesel olarak tasarlanan
detektorler, detektdér geometrisinden o6tiri SPECT gdrintilemede veri kaybina
sebep olmaktadir. Bu sorunu ¢ézmek acgisindan dikdértgen detektorler gelistiriimis
ve dikddrtgen detektorlerin kullanimina gecilmistir. Dikdortgen detektérler SPECT
cekimlerde veri kaybini engellemesinin yaninda kilolu hastalarda tim vicut taramasi
yaparken vicudun tamaminin detektdr alani igerisinde kalmasini saglamistir.
SPECT cihazi goéruntusu Sekil 2.6’da verilmektedir.

Sekil 2.6: SPECT cihazi.

SPECT tarama yapabilen kameralar, viucut icerisindeki radyofarmasétik dagilimini

algillayarak U¢ boyutlu goérinti elde edilmesine olanak saglamaktadir. SPECT
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taramada, detektorler hasta etrafinda belirlenen agilarda ve belirlenen slrelerde
durarak hasta vicudundan gelen gama isinlari yardimiyla veri toplamaktadir.
Cihazin farkh agilardan elde ettigi verilere izdigum (projeksiyon) adi verilmektedir.
Tomografik goriinti elde etmek igin detektorlerin hasta etrafinda 360° donduriilerek
veri toplanmasi gerekmektedir. Veri toplama agisi (frame) ve slresi istenilen goérintd
kalitesine ve c¢ekim prosedlrine gore degisiklik gdstermektedir. Her bir agidan
toplanan iki boyutlu veriler bilgisayarda yUkli olan yeniden vyapilandirma
(rekonstriksiyon) programi yardimiyla ¢ boyutlu gérintl olusmasi igin birlestirilir.
Birlestirme sonrasinda olusan U¢ boyutlu goérintllerde istenilen buyuklikteki
kesitlerde inceleme imkani sunmaktadir. Ug boyutlu gériintii olusturmada yaygin
olarak filtre geri projeksiyon (Back Projection) yontemi kullaniimaktadir [8,18].
SPECT'te filtre geri projeksiyon yontemiyle gorinti olusumu Sekil 2.7'de

verilmektedir.

64 PROJEKSIYON
( FILTRESIZ )

Sekil 2.7: SPECT goruntu olusumu.
2.5 Bilgisayarlh Tomografi ve Galigma Prensibi

Bilgisayarli tomografi (BT) cihazinin temelleri, ilk olarak c¢ekilen goéruntilerin bir
araya getirilebilmesini saglayan matematiksel bir teknik Uzerinde calisan Alen

Cormak tarafindan atiimistir. 1968 yilinda Godfrey Hounsfield tarafindan BT tarama
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yontemi planlanip, 1971 yilinda da Atkinson Morley Hastanesinde cihazin ilk

prototipi klinik deneylerde kullaniimak amaciyla kurulmustur [19,20].

BT cihazlari, X 1gin1 goértntuleme sistemlerinin bilgisayar teknolojisiyle birlestirilerek
insan vlcudunun Kkesitsel gorintilemesinin yapiimasini saglamaktadir. Réntgen
cihazlarindaki Ust Uste binme olay! ortadan kaldirilarak daha ayrintih goérintu elde
edilebilmektedir. X 1sin tlpl cihazin hareketli tinel seklindeki tarayici kisminda
bulunmaktadir. Vicuttan gegcirilen X isinlarinin  dokuda sogrulmayan kismi
algilanarak cihaza bagl bilgisayarlar araciligiyla kesitsel goruntiye donasturalir. X
Isin tipu hareket edebilme 6zelligine sahip oldugu icin farkh agilarda goérinti
alinabilmesini saglamaktadir. Bu gérintller sayesinde nesnenin ne kadar derinde
oldugu hesaplanabilmektedir. Cihaz igerisindeki algilayicilar réntgen cihazindan
daha hassas oldugu igin doku derinligindeki en kuguk degisiklikleri bile tespit
edebilmektedir. BT cihazi ilk kez beyinin goérintilemesi icin kullaniimis, 1975

yilindan itibaren de tim vicudu goéruntuleyebilen cihazlar gelistiriimigtir.

ilk Uretilen BTler tek detektérli Pencil-Beam (kalem isin) X isini kullanilan
cihazlardir. Bu cihazlarda X 1sin tlpl ile detektér hasta cevresinde 180°
dondurilerek tarama yapilir. Bu tarama islemi dogrusal bir ¢izgi boyunca (diverjan
olmayan) X i1sini tipU ile detektor birbirini gdrecek sekilde gergeklestirilir. Birinci nesil
BT goérintileme Sekil 2.8’de verilmistir [19,20].

Sekil 2.8: Birinci nesil BT goruntuleme.

ikinci nesil BT’lerde ise tek detektor yerine {ic adet detektér kullaniimistir. Her bir
detektdre karsilik gelen ¢ adet yelpaze (Fan —Beam) X isini bulunmaktadir. Bu
cihazlar ilk nesil BT cihazlariyla ayni ¢alisma prensibine sahiptir. Sadece tek
detektdr yerine Ug¢ adet detektor kullanildigi icin bir seferde ¢ derecelik tarama
saglandigindan tarama siiresi ilk nesil BT’lere gére daha da kisadir [19]. ikinci nesil

BT goérintileme Sekil 2.9°'da verilmistir.
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Sekil 2.9: ikinci nesil BT gériintileme.

Uglincli nesil tomografi cihazlarinda X isin tipi ile karsilikli olacak sekilde c¢ok
sayida detektorden olusmaktadir. Yelpaze (Fan-Beam) seklinde yayilan X isini
karsisinda yaklasik 500 ile 1000 arasinda degisen detektdrler konveks bigiminde
dizilim go6stermektedir. Bir saniyede 0,5 ile 1 tur donerek kesitsel gdruntilerini

tamamlar [19]. Uglincli nesil BT goriintileme Sekil 2.10’da verilmistir.

/’

Sekil 2.10: Uglincii nesil BT gorintiileme.

Doérdincu nesil tomografi cihazlarinda cihazin tarayici bélimunin Uzerinde ¢ok
sayida sabit detektér bulunmaktadir. X 1sin tipl de hasta gevresinde 360°
dondirilerek tim detektorler Uzerinde tarama islemini yaklasik 1 ile 2 saniye

arasinda tamamlar [19,20]. Dérdincl nesil BT gortntileme Sekil 2.11’de verilmistir.

15



Sekil 2.11: Dordincu nesil BT goriuntileme.

Besinci nesil tomografi cihazlarinda hem detektérler hem de X 1sin tipu
hareketsizdir. Elektron tabancasi tarafindan uretilen elektronlar tip icerisinde
hizlandirilarak tungstenden yapiimis 4 adet anot Uzerine dusuralirler. Anotlara
gelen elektronlar yelpaze seklinde X 1sini olusturarak kargl tarafta bulunan
detektorler tarafindan algilanirlar. Cihaz hasta gevresinde 360° dondirilirken es
zamanli olarak hasta yatagini da bas kismindan ayak kismina dogru hareket
ettirerek tarama islemini gerceklestirir [19,20]. Besinci nesil BT goruntileme Sekil

2.12'de verilmigtir.

Sekil 2.12: Besinci nesil BT goruntileme.

Bilgisayarli tomografi cihazlari Gi¢ ana bélimden olugsmaktadir.

1- X isin tlpul ve detektdrlerin bulundugu tarayici Unitesi
2- Verilerin toplanip analiz edildigi bilgisayar unitesi
3- Toplanan verilerin goruntiye donusturuldugu goruntileme Unitesi
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2.5.1 X-lgin tapu

X isini, vakumlu bir tup icerisinde bulunan filamandan (katot) kopartilan elektronlarin
yuksek voltaj uygulanarak, ylksek atom numarali hedef (anot) ile etkilesimi

saglanarak elde edilir. X 1s1n tipd gérinimu Sekil 2.13’te verilmektedir.

Dinen Anot Hedef ( Tungusten )

YWiksek Voltaj

Elektronlar X Ismu

Sekil 2.13: X isin tlpu gérinimu.

Vakumlu Cam: X igin tUplnin ylksek vakumlu olmasi gerekmektedir. Vakum,
filamandan kopan elektronlarin tip icerisindeki hava molekdulleri ile etkilesip enerji
kaybina ugramamalari ve dogrultularinin degismemesinin yaninda tupun icerisindeki
gazin genleserek tupu parcalamasi olasiligini ortadan kaldirir. Vakumlu cam,
yuksek 1siya dayanikli camdan Uretilmigtir.

Filaman ( Katot ): Filaman olarak genellikle ylksek isilarda elektron koparilabilen ~2
mm ¢apinda 1-2 cm uzunlugunda % 98 Tungsten, %2 Toryum alagimli tel sargi
kullanilir [21].

Hedef ( Anot ). Anot, tungsten ve renyum alasimindan olusan ylksek erime
noktasina ve ylksek atom numarasina sahip metalden pargadir. X isinlarinin
yonlendirilebilmesi i¢in belirli bir agiya sahip silindir bigiminde tasarlanmigtir. Tup
Omrindn uzun olmasi igin silindir bigiminde Uretilmigtir.

Akim (mAs): Vakumlu cam igerisinde bulunan filamandan akim gegcirilmek suretiyle
filamanin sicakhdinin ~ 2200 °C’ye kadar gikmasi saglanir. Yilksek sicakliklara
ulasan filamandan sicakligin etkisiyle elektron kopmaya baslar. Filamandan gecgen
akim (mAs) arttirildiginda, flamanin sicakhgi artacagindan kopan elektron sayisi
artacak ve bu sayede olusacak X i1sin demeti sayisi artacaktir. Akim siddetinin
(mAs) artmasiyla X-1sin spektrumunun genligi artacaktir. Flamandan gegen akim
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siddetinin artmasiyla X isin  spektrumunda olusan degisim Sekil 2.14te

gOsterilmistir.

__— Ortalama Enerji

X-Ism Miktan

X-Isin Enerjisi keV
Sekil 2.14: Flamandan gegen akimla olusan X isin enerji spektrumu.

Gorunti kalitesinin ve kontrastin artmasi icin mAs degerinin arttirilmasi gereklidir.
mAs degerinin artmasiyla gorintl kalitesi ve kontrast artarken hasta vicudundan
gecen X-isin demetindeki 1sin sayisi artacagindan, hastanin maruz kaldigi
radyasyon orani da artmaktadir.

Potansiyel Fark (kV): Kopan elektronlarin olusturdugu elektron bulutunu hedefe
yonlendirmek igin anoda yuksek voltaj (kV) uygulamak suretiyle elektriksel
potansiyel farki olusturulur. Olusan potansiyel farkina maruz kalan negatif yukli
elektronlar anoda dogru hizlanarak kinetik enerji kazanacaktir. Anota uygulanan
potansiyel fark (gerilim) arttirildigi zaman, elektronlarin maruz kaldi§i potansiyel fark
artacaktir. Potansiyel fark arttiginda elektronlarin hedefe ulastigi andaki hizlari daha
fazla olacagi i¢in olusan X isininin enerjisi ve olusan X 1sin miktari artacaktir [22].
Gerilim arttiginda gérinti kalitesi ve kontrast artarken hasta viicudundan gegen X
ISIn enerjisi ve X 1sIn demetindeki 1IN sayisi artacagindan, hastanin maruz kaldigi
radyasyon orani da artmaktadir. Elektriksel gerilim artisiyla X i1sin spektrumunda

olusan degisim Sekil 2.15’te gdsterilmigtir.
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X-Tsm Miktan

X-Tsmn Enerjisi ke

Sekil 2.15: Potansiyel farkiyla olusan X-Isin enerji spektrumu.

Hasta kalinligi artmasi durumunda (kilolu hastalarda) X isinlarinin gegis yapacagi
mesafe artacagi icin foton azaltim orani artacaktir. Yeterli 1sin gegisini saglayacak X
ISIn enerjisini elde etmek ve goruntu kalitesini dugirmemek i¢in potansiyel farki (kV)
arttirmak gerekmektedir. Hizlanan elektronlar agir atom numarali hedefe ¢arptijinda
atomun cekirdegi ve elektronlar ile etkilesime girerek enerjilerini kaybederler.
Enerjinin korunumu yasasi geregi atomun cekirdegi ile etkilesime giren elektronun
kaybettigi enerji, frenleme (Bremsstrrahlung) radyasyonunun olusumunu
saglamaktadir.

Frenleme (Bremsstrrahlung) Radyasyonu: Frenleme radyasyonu, >100 kV
potansiyel farkinda X 1sin demetinin  ~85%’ini olusturur [23]. Frenleme

radyasyonunun olugsumu Sekil 2.16’da gosterilmistir.

47 Giden Elektron

Sekil 2.16: Frenleme radyasyonu olusum semasi.

Ayrica filamandan kopan elektronlar hedefin malzemesindeki atomlarin i¢ yoéringe
elektronlarini kopararak karakteristik X 1sini olusmasini saglamaktadir. 70 kV’'un
altindaki potansiyel farkta olusmazken 100 kV potansiyel farkta X 1sin demetinin
~%15’ini olusturur. Karakteristik X 1sini radyasyonunun olusumu Sekil 2.17’de

gOsterilmistir.
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# Gelen Elekiron

& Sacilan Elekiron

e

Karakteristik X Isun

* Sagilan Elektron

Sekil 2.17: Karakteristik X 1sin1 radyasyonunun olusumu semasi.

Hastanin icerisinde ileri geri hareket edebildigi tarayici (gantry) acikhgi Uzerine X
Isin tipl ve detektdrler karsilikh olacak sekilde yerlestiriimistir. Gorintlleme
esnhasinda X isini ve detektdrler birbirine bagli olacak sekilde tarayici bdlimi hasta
cevresinde 360° dondurdlir. X isini da sagiimalari énlemek igin dar bir hiizme
icerisinden yelpaze seklinde hastaya gonderilerek detektorler tarafindan algilanirlar.
Sodyum iyodir kristali iceren detektérler, hastadan gegen X i1sini azalimini dlger.
incelenecek bolgenin tespit edilebilmesi icin o bélgeden dijital bir rontgen gekimi
alinir. Bu dijital rontgene skenogram, kilavuz goruntd ya da topogram adi verilir.
Topogram goruntistinde hastanin gekilecek bdlgesinin tespiti ve hasta ¢ekiminde
kullanilacak gerilim (kV') ve akim (mAs) degerlerinin tespiti de yapilir. mAs degerinin
arttirlmasi, X 1sin1 demet sayisini arttiracagindan hasta vicudundan gegen X i1gini
orani artacak ve buna bagl olarak hastanin maruz kaldi§i1 radyasyon da artacaktir.
kV deg@erinin artirlmasi olugan X isini enerjisinin artmasina sebep olacaktir. Yuksek
enerjili X isinlari disuk enerjili X 1sinlarina oranla hasta igerisinde daha fazla
iyonizasyon ve eksitasyona sebep olacagl igin hasta vicuduna birakacagi
radyasyon doz miktari daha fazla olacaktir. iyonize radyasyon olan X igininin zararli
oldugu bilinmekte ve bu zarar yapilan bilimsel c¢alismalarla kanitlanmistir. X
Isinlariyla yapilan tim gorintilemelerde oldugu gibi BT goérintilemede de gerilim
(kV) ve akim (mAs) degerlerinin amaca yonelik olarak dizenlenmesi, hastanin
alacagi radyasyon agisindan énem arz etmektedir. Cekimler tamamlandiktan sonra

elde edilen bilgiler bilgisayar Gnitesine dijital olarak aktarilir.

2.5.2 Verilerin toplanip analiz edildigi bilgisayar unitesi

Bilgisayar unitesine aktarilan dijital bilgiler bu ortamda dijital gérintlye dénastiralir.

Elde edilen gorintiler dijital CD’lere aktarilabildigi gibi film olarak da
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bastirilabilmektedir. incelenecek alanin blyUkligu ile goérintileme alaninin
blyukIGgu orantili olmayabilir. incelenecek alanin genisligi artirildikga geometrik
ayirt etme gucu (rezolusyon) azalacagindan, ayirt etme gucunu artirmak icin sadece
ilgilenilen bolgenin goruntulemesinin yapilmasi gerekmektedir. Bu yonteme zooming
ya da targeting adi verilir. Bu goérlUntiler piksel adi verilen matris elemanlarindan
olusmaktadir [8]. Her pikselin kesit kalinligina gore bir hacmi vardir. Her pikselin
kesit kalinligi yaklasik 1,5 ile 12 mm arasinda degisir. Pikselin kesit kalinligi ile
carpimi sonucu elde edilen hacme de voksel adi verilir. Piksel ve voksel gérinimi
Sekil 2.18’de verilmigtir.

Pixel Voxel

Sekil 2.18: Piksel ve voksel gorinimu.

Vokselin ince ya da kalin olmasi goruntinin detaylarini verir. Voksel inceldigi
zaman elde edilen tomografik gorintiinin detaylari artar. Piksel sayisinin artmasi da
goruntinin kalitesini artirir. Goruntd kalitesinin daha iyi olmasi igin yeni nesil
cihazlar da 256*256, 512*512 ya da 1024*1024 matris degerleri kullaniimaktadir.

2.5.3 Toplanan verilerin goriintilye doniistiruldiugi goruntiileme unitesi

X isinlarinin azalim degerlerinin hesaplanabilmesi igcin cihaza bagh bilgisayar
yaziliminda bulunan Hounsfield Unitesi skalasina goére her voksele bir sayisal deger
verilir. Verilen bu sayisal dederlere goére suyun radyasyon azalim degeri sifir (0)
olarak kabul edilir ve bu degerler organin yogunluguna gére -1000 ile +1000
arasinda degisir [8,24,25]. Goéruntinun sayisal degerleri bilgisayar araciligi ile
istenilen alanin yogunlugunu tespit edebilir. Goéruntllenen alanin zayiflatma
degerleri bir grafik seklinde cizilebildigi gibi ayni zayiflatma degerlerini tasiyan
piksellerden de goruntu olusturulabilir. Sayilari gérintiye doénlstlrebilmek icin gri
bir skala kullanir. Gérintu piksellerin sahip olduklari sayisal degerlere kargilik gelen
gri tonla boyanirlar. Boylece skala Uzerindeki beyaz, gri ve siyah tonlardan olugan
BT goruntist elde edilmis olur [8]. Hounsfield Unitesi skalasi Sekil 2.19’da

verilmektedir.
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- 1000 o + 1000
L L 1

Hava S5u Kemilk

Sekil 2.19: Hounsfield Unite skalasi ve madde karsiligi.

Bu skalaya goére kemik gibi yogun dokular skalanin pozitif tarafinda, hava ya da yag
gibi dokular skalanin negatif tarafinda yer alirlar. Ornegin havanin Hounsfield degeri
-1000 iken yag tabakasinin Hounsfield degeri -60 ile -100 arasinda dedismektedir.
GO0z yapisal olarak gri tonlari birbirinden ayirt etme de zorlandidi icin gérintiide bazi
yapilari géremez. Bunu dnlemek icin pencereleme yontemi kullanilir. Hounsfield
skalasindaki belirlenen bir aralik pencereleme yonteminde bulunan gri skala
degerleri ile boyanir. Belirlenen bdlgenin Ust ve alt sinirlari arasindaki araliga
pencere araligl tam ortasindaki degere pencere seviyesi denir. Segilen bdlgenin
goérintist pencere araliyi ve pencere seviyesi sayesinde daha iyi bir sekilde
incelenebilir. Ornegin beyin goruntilemesinde kafatasi kemigi gri skalanin beyaz
tonu icerisinde kaybolarak beynin daha iyi goérintilenebilmesini saglar. Pencere
seviyesi artirildikga bu sefer tam tersi durum gerceklesir ve beyin kaybolarak
kafatasinin daha iyi goérintilenebilmesini saglar. Kisaca pencere seviyesi arttikga
kemik doku daha iyi goruntllenirken, pencere seviyesi azaldikga yumusak doku
goéruntilemesi daha iyi gerceklesecektir. Pencere genisligi goruntilenen yapiya
gore degisir. Dar pencere kiglk kontrast farki olan yapilar da, genis pencere de
genellikle yumusak doku ve kemik incelemelerin de kullanilir [8]. Ornek BT

goruntisu Sekil 2.20°de verilmektedir.
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Sekil 2.20: Ornek BT gériintiisu.

2.6 SPECT-BT Cihazi ve Caligma Prensibi

SPECT-BT cihazini, ayni hasta yatagi ile hem SPECT hem de BT goéruntusu
alabilme 6zelligine sahip hibrit bir goérintileme sistemi olarak tanimlayabiliriz.
SPECT-BT cihazini olusturan bolimler Sekil 2.21'de gdsterilmistir.

| 4 - /’# DETEKTORLER

HASTA YATAGI

BT UNITESI SPECT UNITESI
Sekil 2.21: SPECT-BT cihazini olusturan bélimler.

Detektorler: Gunumuzde Nukleer Tip kliniklerinde kullanilan SPECT-BT cihazlari iki
adet detektdére sahiptir. Detektorler hedef organdan gelen fotonlari, SPECT tarama
sayesinde hasta etrafinda belirlenen agi ve stirelerde 360° dondirerek algilayip g
boyutlu gérinti elde edilmesine olanak saglamaktadir.

Hasta Yatagi: Goruntileme yapilacak hastanin yerlestirildigi, zayiflatma etkisi dislk
malzemelerden yapilmis, SPECT ve BT lUnitesi arasinda hareket ederek ayni
pozisyonda hasta hareketi olmadan tek yatakta goériintiileme yapilmasini saglayan
kamera Unitesidir.
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BT Unitesi: X 1sin1 gériintileme sistemlerinin bilgisayar teknolojisiyle birlestirilerek
insan vucudunun kesitsel goruntulemesinin yapildigi Gnitedir. BT Unitesinden alinan
goruntuler ile SPECT unitesinden alinan goruntuler Ust Uste cakigtirilarak yeri
belirlenemeyen anatomik yapi veya timoérlerin konumu dogru olarak tespit edilebilir.
Ayrica zayiflatma duzeltmesi igsleminin yapilmasina olanak saglamaktadir.

SPECT Unitesi: Hasta etrafinda farkli acgilarla déndiriilerek her acidan veri
toplanmasini saglayan Unitedir. Her bir goris agisindan veri toplayarak, bilgisayar
sisteminde yeniden yapilanma (rekonstriksiyon) programlarini  kullanarak
goruntindn elde edilmesini saglamaktadir.

SPECT cihazlarinda, goruntd derinlik sorunu ¢6zilmis olmasina ragmen
goruntilerdeki fizyolojik tutulumun lokalizasyonu tam olarak bilinememesi ve vicut
icindeki radyoniklitten yayillan gama fotonlari detektére ulasana kadar gectigi
dokular tarafindan azalima ugramasi énemli sorun teskil etmektedir. Bu sorunlarin
bertaraf edilmesi icin SPECT-BT hibrit gorintileme sistemleri gelistiriimistir. SPECT
ve BT cihazlari ile elde edilen goruntiler Ust Uste cakistirilarak olusturulan flizyon
goruntuler sayesinde, lezyonlarin anatomik lokalizasyonlari daha dogru ve kolay
yapilabilmektedir. SPECT ve BT cihazlarinin ayri ayri ve ¢akistiriimis gorintdleri
Sekil 2.22’de verilmigtir.

C

LEZYON 1 A LEZYON 1

y

LEZYON2

=

LEZYON 3 a> B

Sekil 2.22: A) SPECT, B) BT ve C) SPECT-BT (gakistiriimig) hasta gortuntisu.

SPECT-BT hibrit goruntileme sistemleri anatomik lokalizasyon yapabilmenin
yaninda dokular tarafindan azalima ugramis gama fotonlarinin zayiflatma
dizeltmesi (attenuation correction) islemini yaparak gorunttlerin daha iyi olmasini
saglayabilmektedir.

Zayiflatma (Attenuation) Duzeltmesi: Vicut icerisinde biriken radyoizotoptan

yayinlanan gama fotonu, detektdre ulasana kadar gectigi ortamda bulunan atomlarla
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etkilesime girerek enerjilerini kaybederler. Fotonlarin gegtikleri ortamdaki dokularin
yogunluklarina goére detektdre ulastiklarindaki zayiflatma oranlari da farklilk
goOstermektedir. Sintigrafik géruntllemelerde azalima ugrayan gama isinlari bazi
hatalarin  ortaya c¢lkmasina sebep olmaktadir. SPECT-BT cihazlari,
goérintilemelerde foton azalim probleminin giderilmesi i¢in zayiflatma dizeltme
igleminin uygulamasini mumkun kilmaktadir. Foton azalimi, fotonun gegtigi
dizlemdeki dokularin yogunluklarina, fotonun kat ettigi mesafeye ve fotonun
enerjisine bagh olarak degisiklik gostermektedir [25,26]. Sekil 2.23’de goruldigu gibi
zayiflatma dizeltiimesi yapilmamis goérintide kaynagdin orta kisimlarindan c¢ikan
fotonlar detektére ulasana kadar azaldigi icin disik aktiviteli gérinmektedir. BT
goruntilerinden elde edilmis zayiflatma dizeltme faktorleri (B) kullanilarak SPECT
goérintistu zayiflatma dizeltme islemine tabi tutulur. (C) Zayiflatma dizeltmesi

yapilmis goruntd homojen hale gelmistir.

A B C
M 5 1 [ e [P e

:/.._a«--—--a._\‘\ M | Mg | Mg iju“u;Jg /-f"’_"“a\

) . /;' L 3Pty spislirritig ( )

~ R \h_q____; el
C1)€5|C3[Ca[C5Cs of Jefs[cfy|cfy [efsiefy C11€7(C3|C4[C5{Cs
C;[Cs|CaCigCiiCly X 0‘(? cfy|cfy I:f“:l:f”l:}j = |Gy [Ce|CaiaiiCha
C13614C15C16C1C 10 cf qefslcfs | cfglcfrief, 4 C138+4€15C16C11C 18

Sekil 2.23: Zayiflatma duzeltmesi yapilmamig goéruntu (A), BT taramasindan elde
edilen zayiflatma duzeltme faktorleri katsayilar (B), Zayiflatma duzeltmesi yapilmis
goruntu (C).

Hedef organdan gelen ve detektére ulasan foton siddetleri (u) ortamin yapisina ve
fotonun enerjisine bagh olarak degisir. Radyasyon kaynaginin derinligi arttikca
goruntude bu derinlikleri temsil eden sayim degerleri azalir. Derinden gelen fotonlar
daha fazla azalima ugrayacagindan goruntinidn merkezindeki sayim degerleri
kenarlardaki sayim degerlerine gore daha duguktur. BT taramasindan elde edilen
dizeltme faktorleri katsayilari kullanilarak zayiflatma duzeltmesi yapilan
goruntulerde merkezdeki sayim kayiplari tekrar eklenerek yeri belirlenemeyen

anatomik yapi veya timorlerin konumu dogru olarak tespit edilebilir [8].

Farkli tekniklerde zayiflatma dizeltme algoritmalari olmasina ragmen, azalima
sebep olan degiskenlerin ¢okluguna ve bilinmeyenlere bagl olarak zayiflatma
dizeltmesini tam olarak yapmak muidmkin degildir. SPECT-BT go6rintilemede

zayiflatma dlzeltme islemi, gorintl kalitesinde ve 6zellikle radyonuklid tedavilerde
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hayati bir 5neme sahiptir. Ozellikle radyon(iklid tedavilerde internal dozimetri amaci
ile alinan goruntilerden elde edilen sayimlar zayiflamaya ugradidi icin, dozimetrik
hesaplamalarda organ dozlarinin disik olarak hesaplanmasina sebep
olabilmektedir. Radyonuklid tedavilerde tedavi dozunun hesaplanmasinda hatalara
sebep olmamasi i¢in zayiflatma dizeltme isleminin yapilmasi énem arz etmektedir
[27, 28]. Zayiflatma duzeltme iglemi icin kullanilacak duzeltme faktorleri ise BT
taramasi verilerinden elde edilmektedir. internal dozimetri protokoliinde organ
aktivite azalimini hesaplayabilmek icin belirli araliklarla 3 veya 4 defa vicut taramasi
yapilmasi gerektiginden hastaya c¢ekilen BT'den kaynaklanan toplam radyasyon
dozu yuksek degerlere ulasabilmektedir. Radyasyonun zararlari, yapilan bilimsel
galismalarda kanitlanmistir. Hatta disuk doz radyasyonun da vicuda zarar verdigi
bilimsel ¢calismalarda gosterilmistir [29, 30, 31].

Bu calismada BT'den kaynaklanan hasta radyasyon dozlarinin minimumda
tutulabilmesi icin, zayiflatma dlzeltme islemi icin yapilan BT ¢ekimlerinde optimum

gerilim (kV) ve akim (mAs) degerlerinin saptanmasi amaclanmistir.
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3 MALZEME VE YONTEM

3.1 Mediso Anyscan SC SPECT-BT Cihazi

Bu tez calismasinda, fantom igerisine konulan farkh radyontklidlerden SPECT ve
BT go6rantist almak, alinan gdéruntllerde proses islemlerini yapmak ve sayim
istatistiklerini elde etmek igin Saglik Bilimleri Universitesi istanbul Okmeydani Egitim
ve Arastirma Hastanesi Nikleer Tip kliniginde bulunan Mediso Anyscan SC SPECT-
BT cihazi kullanilmigtir. Calismanin yapildigi cihaz, SPECT ve BT cihazlarinin
birlesiminden olusan hibrit goérintileme sistemine sahiptir. Cihazin ilk bolimu
SPECT, ikinci bolimi ise BT cihazindan olusmaktadir (Sekil 3.1). Hibrit
goruntileme sisteminin hasta masalari ortak olup SPECT bélimunde radyontiklidler
yardimi ile metabolik goruntuleme yapilirken, BT boéluminde de X-iginlari yardimi ile

anatomik gorunttleme yapilir.

Sekil 3.1: MEDISO marka Anyscan SC Spect-Bt cihazi.

SPECT-BT cihazinin SPECT bélimunde iki adet dikdértgen Jumbo FOV yuksek
kararliiga sahip detektdr bulunmaktadir. Cihazin detektér kisminda bulunan
kolimatorler ylksek kaliteli folyo ya da micro-cast kurgsundan olugsmaktadir. Bu
cihazlarda genellikle paralel hol kolimatér kullaniimaktadir. Paralel hol kolimatérin
de LEHR, MEGP ve HEGP enerji ve yiuksek rezolusyon kullaniimaktadir. LEHR
enerji kolimatorlerinin delik uzunlugu 35 mm delik genisligi 1,5 mm ve septa kalinligi
0,16 mm olup ideal enerjisi 140 keV’dir. MEGP eneriji kolimatoérlerinin delik uzunlugu
35 mm delik genigligi 2,5 mm ve septa kalinligi 1,2 mm olup ideal enerjisi 300

keV’dir. HEGP enerji kolimatdrlerinin delik uzunlugu 55 mm delik genisligi 3,4 mm ve
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septa kalinhigi 1,6 mm olup ideal enerjisi 364 keV'dir. Hastadan yayinlanan gama
Isinlarini algilayan Nal(Tl) sintilasyon kristalinin kalinhgi 585x470 mm olup boyu 9,5
mm’dir. Her bir detektdr icerisinde 60 adet PMT bulunmaktadir. Detektérler yluksek
enerji izotoplariyla kullanilabilecek sekilde 12-32 mm kalinhdinda kursun zirh ile

kaplanmistir. Cihazin SPECT kisminin tarayici genisligi 53 x 39 cm’dir.

Mediso Anyscan SC cihazinin BT bdliminin tarayici genisligi 70 cm olup 16 adet

kesitsel gorunti elde edilir. Minimum tarama slresi 0,5 sn’dir.

3.2 Jaszczak Fantomu

Bu calismada, gama fotonlarinin zayiflatmaya ugramasi icin NEMA 1994
standartlarina uygun BIODEX marka IEC 2001 model Jaszczak Fantom
kullanilmistir ( Sekil 3.2 ). Fiberglass cam materyalden yapilmis olan fantomun
yiksekligi 24,1 cm, genisligi 30,5 cm ve derinligi 24,1 cm’dir. icerisinde ¢aplari 10,
17, 22, 28 ve 37 mm olan igi bos kurecikler bulunmaktadir. Bu kurecikler icerisine
radyoaktif madde konulabildigi icin organdaki sicak nodiilleri simile etmektedir. Bos

silindirin hacmi 9,7 L ve agirhgi 4,9 kg’'dir.

Sekil 3.2: BIODEX marka IEC 2001 model Jaszczak Fantomu.

Burada yapilan élgim ve goérintileme islemlerinde 37 mm c¢apinda olan kirecik

kullaniimistir.

3.3 Doz Kalibratorii

Jaszczak Fantom igerisindeki kureciklere konulan radyoaktif maddelerin miktarini
belirlemek amaciyla BIODEX marka, AtomLab 500 model doz Kkalibratéri
kullaniimistir (Sekil 3.3). Doz kalibratérinin Tlrkiye Atom Enerjisi Kurumu (TAEK)
tarafindan yillik kalite kontrol testleri yapilmis olup ayrica klinigimizde de rutin kalite

kontrol testleri yapilmistir. Doz kalibratorunun boyutlari 24,1 x 30,5 x 30,5 cm agirhgi
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2,9 kg‘dir. Atom Lab-500 doz kalibratéri 12 adet dnceden programlanmig (Tc-99m,
TI-201, 1-123, 1-131, Cs-137, Co-57, Xe-133, Ga-67, In-111, F-18, Y-90, Ba-133)
kullanici  tanimli  izotop ile 89 adet farkh izotopun da dlgimund

gerceklestirebilmektedir.

Atom Lab-500 doz kalibratérinin olgebildigi aktivite araligi 0.01 uCi ile 100 Ci
(0.0004 MBq ila 3700 GBqg) Tc-99m veya 0.01 pCi ile 25 Ci F-18 arasinda
degismektedir. Olgebildigi radyoizotoplarin enerji araligi 25 keV ile 3 MeV
arasindadir. Olglim esnasinda yanit siiresi 200 uCi'den yiiksek dozlar icin bir ile iki
saniye, 20 pCi'den daha yiiksek dozlar icin i¢ saniyedir. Ornegin 20 uCi Tc-99m

radyoizotopu i¢in yanit stresi 50-100 saniyesinin altindadir.

Doz kalibratorinin detektdr kismi Argon dolum gazi ile iyi tip basingli iyonizasyon
haznesine sahiptir. Ust kuyu deligi haric tim taraflarda 6,3 mm kalinligindaki
kursundan olusmaktadir. Kullandigimiz doz kalibratéri UL 60601-1 ve CAN / CSA
C22.2 No. 601.1.M90 IEC 60601-1, IEC 60601-1-4 ve IEC 60601-1-2 sertifikalarina
sahip ve CE isaretlidir.

Sekil 3.3: BIODEX marka, AtomLab 500 model doz kalibratoru
3.4 Kullanilan Radyoizotoplar

3.4.1 Teknesyum-99m (*"Tc) izotopu

¥MT¢ 6,02 saat yari dmre sahip olup % 98,6 bolluga sahip 140 keV ve % 1,4 bolluga
sahip 142,6 keV enerjili gama isinlari yayarak Teknesyum 99'a (**Tc) bozunur [32].

Sekil 3.4'te *"Tc bozunum semasi gdsteriimektedir.
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99mTc

6,03 saat
142.6 keV 140 keV
1.4 % 98.6 %

99T C

Sekil 3.4: *"Tc bozunum semasi.

PET goruntuleme harici Nukleer Tip goértntilemelerinin yaklasik %80’inde kullanilan
®MTc, Molibden-99 jeneratériinden elde edilmektedir. Kolay elde edilebilirliginin
yaninda ideal yari omrl, disiUk enerjisi ve farmasoétiklerle baglanmasindaki
kararlihgindan o6turu tercih edilmektedir.®®™Tc ile tiroit, kalp, kemik, paratiroit, dalak,
bébrek, gozyasi kanallari, lenf kanallari gibi bircok organin fizyolojik gérintilemesi
yapilimaktadir. Goruntileme protokolinde 140 keV’lik gama fotonu ve digik enerji

yuksek ¢ozunurlik (LEHR) kolimatdr kullaniimaktadir.

3.4.2 Lutesyum-177 (*'’Lu) izotopu

"Lu 6,64 giin yari émre sahip bir radyoniiklid olup %78,6 bolluga sahip 498 keV,
%12,2 bolluga sahip 176 keV, %9,1 bolluga sahip 385 keV enerjili beta pargaciklari
yayinlar. % 11 bolluga sahip 208 keV ve % 6,4 bolluga sahip 113 keV gama fotonu
yayinlayarak Halfiyum 177’ye (*'"Hf) bozunur[32]. Sekil 3.5'te *’’"Hf bozunum semasi

gOsterilmektedir.

177 u
~ 6,64 giin
N ®» = =
A - 1
177Hf

Sekil 3.5: *"’Lu bozunum semasi.
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Son yillarda Niikleer Tip tedavilerinde "’Lu kullanimi hizla artmaktadir. Prostat
kanseri ve Noéroendokrin kanseri tedavilerinde siklikla kullanilan *"’Lu'den
yayinlanan beta partikdlleri ile timoérld doku yok edilirken gama isinlar ile
gorintileme ve dozimetri islemleri yapilabilmektedir. Goértinttileme protokolinde 208
keV ve 113 keV’lik gama fotonlar ile orta enerji genel amagh (MEGP) kolimator

kullaniimaktadir.

3.4.3 lyot-131 (**'1) izotopu

131 8,02 giin yari dmre sahip bir radyoniiklid olup %89,9 bolluga sahip 606,3 keV ve
%7,2 bolluga sahip 333,8 keV enerjili beta pargaciklari yayinlar. % 81,7 bolluga
sahip 364 keV ve % 7 bolluga sahip 637 keV gama fotonlari yayinlayarak (***Xe)

Ksenon 131’e bozunur [32]. Sekil 3.6’da **!1 bozunum semasi gdsterilmektedir.

1317

8.02 giin

B 333 keV max

g2% Y T%Y
¥

131y e

B 606 KeV max 637 keV

364 kel

Sekil 3.6:"*!l bozunum semasi.

Tiroit kanseri, toksik guatr ve néroblastom tedavisinde (MIBG) kullanilan **!I'den
yayimlanan beta partikdlleri ile timoérli doku yok edilirken gama isinlari ile
gorintileme ve dozimetri islemleri yapilabilmektedir. Gortintlileme protokoliinde 364
keV’llk gama fotonu ve yuksek enerji genel amacgh (HEGP) Kkolimator

kullaniimaktadir.

3.4.4 indium-111 (*!In) izotopu

n 2,83 giin yari émre sahip bir radyoniiklid olup %90 bolluga sahip 171 keV ve
%94 bolluga sahip 245 keV enerjili gama isinlari yayarak Kadmiyum 111 (***Cd)e

bozunur [32]. Sekil 3.7°de **'In bozunum semasi gdsterilmektedir.
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2.83 giin
0. 416
171 ke
0.245
245 kel
111Cq
Sekil 3.7: *In bozunum semasi.
Néroendokrin  timérlerinin - gériintilemesinde  kullanilan ~ **In,  gériintiileme

protokolinde 171 keV, 245 keV’lik gama fotonlari ve MEGP enerji kolimatér

kullaniimaktadir.

3.45 lyot-123 (*31) izotopu

123] 13,2 saat yari émre sahip bir radyoniiklid olup %83,3 bolluga sahip 159 keV
123
|

enerjili gama 1sin1 yayarak Tellir 123 (***Te)’e bozunur [32]. Sekil 3.8'de

bozunum semasi gosteriimektedir.

1231

13.2 saat

1.070 MeV
97 %

¥ 159 keV
83.25%

123T e

Sekil 3.8: | bozunum semasi.

Feokromasitoma, néroblastoma, karsinoid tiimoérlerin gérintilenmesinde kullanilan
1Z_MIBG (Metaiyodobenzilguanidin) goriintileme protokoliinde, **I'un yayinladig

159 keV’lik gama fotonu ile gortintlilemede LEHR enerji kolimator kullaniimaktadir.
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3.5 Aktivitenin Hazirlanmasi ve Fantomun SPECT-BT lle Goriintiilenmesi

Goruntileme islemlerini yapmadan 6nce SPECT cihazinin kalite kontrol testi olan i¢
homojenite (internal uniformity) testi yapiimig ve cihazin duzgin calistigi kontrol
edilmistir. Ayrica BT cihazinin gunlik kalibrasyonu da yapiimig ve BT’nin duzgun
calistigi tespit edilmigtir. Goérlntilemesi yapilacak radyoizotop, Olgim yapilirken
kamerada 6li zaman (death time) etkisine sebebiyet vermemek igin yaklagik 500uCi
olarak hazirlanmistir. Olgiimi yapilan radyoizotop Jaszczak Fantomunun 37 mm
capindaki  kireciginin  igerisine  konulmustur.  Kirecik icerisine  konulan
radyoizotoptan yayimlanan isinlarin zayiflatmaya ugramadan goéruntisuni almak
icin kurecik direkt olarak hasta yatagina pozisyonlanarak SPECT c¢ekimi yapiimistir
(Sekil:  3.9). SPECT c¢ekimlerinde kargilastirmalarin dogru yapilabilmesi igin
cekimlerde 64 frame (ag1) ve 20 sn standart protokol kullaniimistir.

Sekil 3.9: Aktivite dolu kiirecigin SPECT ¢ekimi.

ikinci asamada igerisine ilk dlgimle ayni miktarda radyoizotop konulan kiirecikteki
aktivitenin zayiflatma etkisinin olugmasi igin kurecik igerisi su ile doldurulmus fantom
icerisine yerlestirilerek hasta masasina pozisyonlandiriimistir. Fantomun standart
cekim protokolinde SPECT goruntilemesi yapilmistir. Buradaki amag,
radyonuklidin lezyondan c¢ikip detektdére ulasincaya kadar dokular tarafindan
zayiflatiima etkisini taklit etmektir. Sekil 3.10'da igerisine radyoniklid konulan

fantomun SPECT ile goéruntilenmesi gortlmektedir.
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Sekil 3.10: Igerisine kirecik konulmus fantomun SPECT gekimi.

Fantomun SPECT goéruntulemesi yapildiktan sonra, zayiflatma dizeltme isleminde
kullaniimak Uzere fantomun BT gorintilemesi yapilmistir. Flzyon (cakistirma)
islemi esnasinda BT ve SPECT goérintilerinin Ust Gste binmesi icin BT gorintileri,

SPECT gdrintileme sonrasi fantomun konumu degistiriimeden alinmistir Sekil 3.11.

Sekil 3.11: Fantomun BT cekimi.
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BT goruntilemesi, cihazin en duguk cekim degerleri olan 10 mAs ve 80 kV’tan
baslayarak, farkli akim ve gerilim degerlerinde ¢ekimler yapilmistir. Cekim yapilan
BT parametrelerine iligkin degerler Cizelge 3.1’de verilmigtir. Bu iglemlerin tamami

9mTe, 134 7Ly, n ve ' radyoniiklidleri igin tekrarlanmistir.

Cizelge 3.1: Cekim yapilan BT degerleri.

kv mAs kv mAs
10 10
50 50
100 100

80 150 120 150
200 200
250 250
300 300
10 10
50 50
100 100

100 150 140 150
200 200
250 250
300 300

3.6 Goriintu Analizi ve Veri Toplama

Zayiflatmaya ugramamis aktivitenin sayim degerlerini belirlemek igin, kirecik ile
alinan gorintinun G¢ boyutlu ilgi alanlari gizilmistir ve toplam sayim tespit edilmistir.
Sekil 3.12’de kurecik ile alinan goruntilerin yukaridan agsagiya (axial) ilgi alani gizimi

goriulmektedir.
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SPECT

=1 SPECT-BT

Sekil 3.12: Kirecik ile alinan gorinti sonrasi ilgi alani gizimi.

Daha sonra, fantom igerisine konularak zayiflatmaya ugramis gérintiye zayiflatma
dizeltme islemi yapilmistir. Zayiflatma dizeltme islemi icin farkli degerlerde alinan
BT goruntuleri ayri ayri kullaniimig ve ilgi alanlari ¢gizilerek elde edilen degerler kayit

edilmistir. Sekil 3.13’te drnek olarak fantomun SPECT-BT goérintilerinin zayiflatma

duzetme iglemi sonrasi ilgi alan cizimi gorulmektedir.

<= SPECT

= SPECT-BT

Sekil 3.13: SPECT-BT zayiflatma dizeltme islemi sonrasi ilgi alani gizimi.

131| 177Lu 123|
1 )

Bu islemlerin tamami *"Tc, Min ve radyoniklidleri igin
tekrarlanmigtir. Elde edilen degerlerin timu ve drnek gorintileri bulgular kisminda

verilmigtir.
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4 BULGULAR

¥MTe (500 pCi), ¥ (560 pCi), ¥'Lu (520 pCi), *In (491 uCi) ve '*I (440 uCi)
radyonuklidleri ile fantom kdrecigi ve fantomla SPECT gérintileme yapildiktan
sonra, fantom SPECT goruntusu ile farkll degerlerdeki BT goéruntuleri gakistirilarak
zayiflatma dizeltme islemi sonrasi yukaridan asagiya (axial) kesitlerden t¢ boyutlu
ilgi alanlar gizilerek sayim degerleri bulunmustur. Elde edilen sayimlarin ¢izelgesi

ve grafigi her radyonuklid igin asagida verilmistir.

4.1 *"Tc igin Elde Edilen Sonuglar

®MT¢ radyoizotopu ile fantomun SPECT-BT ve kiirecik SPECT gériintiilerinde ilgi

alani gizimleri Sekil 4.1°de gosterilmistir.

Sekil 4.1: A)*™Tc fantom ile SPECT-BT gériintiisii. B) *°"Tc kiirecik ile SPECT
goruntasa.

37



%™T¢ radyontiklidi kullanilarak elde edilen sayimlar Cizelge 4.1’de verilmistir.

Cizelge 4.1: **"Tc kullanilarak yapilan goriintilemelerden zayiflatma diizeltme
islemi sonrasi elde edilen sayim degerleri.

kV mAs SPECT sayimi (count)
Klrecik Taramasi BT zayiflatma 1.972.934
dizeltmesiz
Fantom Taramasi BT zayiflatma 440.507
dizeltmesiz

10 mAs 2.756.632

50 mAs 2.754.707

100 mAs 2.828.696

80 kV 150 mAs 2.788.830
200 mAs 2.818.278

250 mAs 2.806.617

300 mAs 2.683.325

10 mAs 2.856.220

50 mAs 2.749.260

100 mAs 2.756.558

100 kV 150 mAs 2.756.558
200 mAs 2.809.087

250 mAs 2.769.261

300 mAs 2.764.512

10 mAs 2.678.828

50 mAs 2.790.171

100 mAs 2.761.444

120 kV 150 mAs 2.797.439
200 mAs 2.824.662

250 mAs 2.829.010

300 mAs 2.653.009

10 mAs 2.720.126

50 mAs 2.781.601

100 mAs 2.762.981

140 kV 150 mAs 2.713.413
200 mAs 2.718.186

250 mAs 2.853.074

300 mAs 2.856.132

38




Cizelge 4.1'de *™Tc igin verilen degerler Sekil 4.2'de ayrica grafik olarak

gOsterilmektedir.

9mTc Sayim Grafigi Kl;;cz'g;jr;rz:?

Fantom Taramasi:

2900000
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2850000
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BT Degerleri

Sekil 4.2: SPECT-BT'de " Tc ile elde edilen sayimlarin grafigi.

9™Tc'un 80 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.3'te verilmistir.

99mTc'un 80 kV'daki Sayim Grafigi

2850000
2800000
2750000

2700000

SPECT SAYIMLARI

2650000

2600000
10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.3: ®"Tc'un 80 kV'daki sayimlarin grafigi.
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¥MTc'un 100 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.4'te verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

2880000
2860000
2840000
2820000
2800000
2780000
2760000
2740000
2720000
2700000
2680000

9mTc'un 100 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.4: ®™Tc'un 100 kV'daki sayim grafigi.

¥™Tc'un 120 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.5'te verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

2850000

2800000

2750000

2700000

2650000

2600000

2550000

9mTc'un 120 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.5: " Tc'un 120 kV'daki sayim grafigi.
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¥MTc'un 140 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.6’da verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

¥™Tc'un 10 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.7°de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

2900000

2850000

2800000

2750000

2700000

2650000

2600000

2900000

2850000

2800000

2750000

2700000

2650000

2600000

2550000

9mTc'un 140 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.6: ®"Tc'un 140 kV'daki sayim grafigi.

9mMTc'un 10 mAs'daki Sayim Grafigi

80 kv 100 kv 120 kv
kV DEGERLERI

Sekil 4.7: ®"Tc'un 10 mAs’daki sayim grafigi.
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¥MTc'un 300 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.8'de verilmistir.

99mTc'un 300 mAs'daki Sayim Grafigi
2900000

2850000
2800000
2750000
2700000

2650000

SPECT SAYIMLARI

2600000

2550000
80 kV 100 kV 120 kV 140 kv

kV DEGERLER

Sekil 4.8: ®"Tc'un 300 mAs’daki sayim grafigi.
4.2 ' igin Elde Edilen Sonuglar

31| radyoizotopu ile fantomun SPECT-BT ve kiirecik SPECT gériintiilerinde ilgi alani

cizimleri Sekil 4.3'de gosterilmigstir.

Sekil 4.9: A) | fantom ile SPECT-BT gériintiisii. B) **'l kiirecik ile SPECT
go6rintasdu.

31| radyoniiklidi kullanilarak elde edilen sayimlar Cizelge 4.2'de verilmistir.
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Cizelge 4.2: ¥ kullanilarak yapilan gériintiilemelerden zayiflatma diizeltme islemi
sonrasi elde edilen sayim degerleri.

kV mAs SPECT sayimi (count)
Klrecik Taramasi BT zayiflatma
dizeltmesiz 992.607
Fantom Taramasi BT zayiflatma
dizeltmesiz 451.688
10 mAs 1.242.235
50 mAs 1.285.584
100 mAs 1.254.342
80 kV 150 mAs 1.315.005
200 mAs 1.331.242
250 mAs 1.268.738
300 mAs 1.232.060
10 mAs 1.294.176
50 mAs 1.323.606
100 mAs 1.294.580
100 kv 150 mAs 1.242.314
200 mAs 1.297.340
250 mAs 1.295.334
300 mAs 1.249.252
10 mAs 1.314.529
50 mAs 1.266.833
100 mAs 1.266.684
120 kV 150 mAs 1.290.191
200 mAs 1.313.785
250 mAs 1.230.950
300 mAs 1.250.981
10 mAs 1.247.830
50 mAs 1.247.830
100 mAs 1.274.035
140 kV 150 mAs 1.254.429
200 mAs 1.227.906
250 mAs 1.316.369
300 mAs 1.359.561
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Cizelge 4.2’de ™l icin verilen toplu halde sunulan degerler Sekil 4.11’de ayrica
grafik olarak gdsteriimektedir.

Kirecik Taramasi:

131 Sayim Grafigi 992607 count
Fantom Taramasi:
1400000 451688 count
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BT Degerleri

Sekil 4.10: SPECT-BT'de **l ile elde edilen sayimlarin grafigi.

31un 80 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.11’de verilmistir.

131'un 80 kV'daki Sayim Grafigi
1340000
1320000
1300000
1280000
1260000

1240000

SPECT SAYIMLARI

1220000
1200000

1180000
10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.11: '1'un 80 kV'daki sayim grafigi.
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¥'un 100 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.12'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

1340000

1320000

1300000

1280000

1260000

1240000

1220000

1200000

131'un 100 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.12: *'I'un 100 kV'daki sayim grafigi.

31'un 120 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.13’de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

1340000
1320000
1300000
1280000
1260000
1240000
1220000
1200000
1180000

131'un 120 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.13: *'I'un 120 kV'daki sayim grafigi.
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¥1un 140 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.14’de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

¥'un 10 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.15'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

1400000

1350000

1300000

1250000

1200000

1150000

1320000

1300000

1280000

1260000

1240000

1220000

1200000

131'un 140 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.14: *'I'un 140 kV'daki sayim grafigi.

131'un 10 mAs'daki Sayim Grafigi

80 kV 100 kV 120 kV
kV DEGERLERI

Sekil 4.15: *''un 10 mAs’'daki sayim grafigi.
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¥1'un 10 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.16'de verilmistir.

131'un 300 mAs'daki Sayim Grafigi
1400000

1350000
1300000

1200000

SPECT SAYIMLARI

1150000
80 kV 100 kv 120 kv 140 kv

kV DEGERLERI

Sekil 4.16: *'I'un 300 mAs’daki sayim grafigi.
4.3 'Lu igin Elde Edilen Sonuglar

Lu radyoizotopu ile fantomun SPECT-BT ve kiirecik SPECT gériintiilerinde ilgi

alani cizimleri Sekil 4.5’te gosterilmigtir.

.!

Sekil 4.17: A)'""Lu fantom ile SPECT-BT gériintiisii. B) *’Lu kirecik ile SPECT
goruntusu.
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Y"Lu radyoniiklidi kullanilarak elde edilen sayimlar Cizelge 4.3'de verilmistir.

Cizelge 4.3: *"’Lu kullanilarak yapilan gériintiilemelerden zayiflatma diizeltme
islemi sonrasi elde edilen sayim degerleri.

kV mAs SPECT sayimi (count)
Kurecik Taramasi BT" zaylflatr_na 526.2542
dizeltmesiz
Fantom Taramasi BT zayiflatma 1.554.635
dizeltmesiz

10 mAs 7.256.987

50 mAs 7.285.145

100 mAs 7.412.584

80 kV 150 mAs 7.584.632
200 mAs 7.356.789

250 mAs 7.412.356

300 mAs 7.335.648

10 mAs 7.365.254

50 mAs 7.325.645

100 mAs 7.254.125

100 kV 150 mAs 7.245.698
200 mAs 7.287.965

250 mAs 7.254.687

300 mAs 7.365.214

10 mAs 7.451.254

50 mAs 7.452.365

100 mAs 7.332.536

120 kV 150 mAs 7.652.145
200 mAs 7.652.795

250 mAs 7.356.712

300 mAs 7.629.831

10 mAs 7.225.654

50 mAs 7.278.789

100 mAs 7.412.536

140 kV 150 mAs 7.254.623
200 mAs 7.451.364

250 mAs 7.122.896

300 mAs 7.532.165
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Cizelge 4.3'de *"’Lu igin verilen degerler Sekil 4.18'de ayrica grafik olarak

gOsterilmektedir.

SPECT SAYIMLARI

7700000
7600000
7500000
7400000
7300000
7200000
7100000
7000000
6900000
6800000

80 kV 10 mAs

. Kirecik Taramasi

177Lu Sayim Grafigi . 5262542
Fantom Taramasi

: 1554635

80 kV 50 mAs
80 kV 100 mAs
80 kV 150 mAs
80 kV 200 mAs
80 kV 250 mAs
80 kV 300 mAs
100 kV 10 mAs
100 kV 50 mAs

100 kV 100 mAs
100 kV 150 mAs
o 100 kV 200 mAs
100 kV 300 mAs
120 kV 10 mAs
120 kV 50 mAs
120 kV 100 mAs
120 kV 150 mAs
120 kV 200 mAs
120 kV 250 mAs
120 kV 300 mAs

140 kV 10 mAs
140 kV 50 mAs
140 kV 100 mAs
140 kV 150 mAs
140 kV 200 mAs
140 kV 250 mAs
140 kV 300 mAs

=1 100 kV 250 mAs

»)

egerleri

Sekil 4.18: SPECT-BT'de'""Lu ile elde edilen sayimlarin grafigi.

"Lu’un 80 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.19'da verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7700000

7600000

7500000

7400000

7300000

7200000

7100000

7000000

177 u'un 80 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.19: *"Lu’un 80 kV'daki sayim grafigi.
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"Lu’un 100 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.20°'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

177 u'un 100 kV'daki Sayim Grafigi

7380000
7360000
7340000
7320000
7300000
7280000
7260000
7240000
7220000
7200000

7180000
10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.20: *""Lu’un 100 kV'daki sayim grafigi.

Y"Lu’un 120 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.21°de verilmigtir.

SPECT SAYIMLARI

177Lu'un 120 kV'daki Sayim Grafigi
7700000

7600000
7500000
7400000
7300000
7200000

7100000
10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.21: *"Lu’un 120 kV'daki sayim grafigi.
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"Lu’un 140 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.22'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7600000

7500000

7400000

7300000

7200000

7100000

7000000

6900000

177Lu'un 140 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs

mAs DEGERLERI

Sekil 4.22: *"Lu’un 140 kV'daki sayim grafigi.

Y"Lu’un 10 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.23'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7500000

7450000

7400000

7350000

7300000

7250000

7200000

7150000

7100000

Y7L u'un 10 mAs'daki Sayim Grafigi

80 kv 100 kV 120 kV
kV DEGERLERI

Sekil 4.23: *’Lu’'un 10 mAs’daki sayim grafigi.

140 kv



"Lu’un 300 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.24°de verilmistir.

77 u'un 300 mAs'daki Sayim Grafigi

7700000
7650000
7600000
7550000
7500000
7450000
7400000
7350000
7300000
7250000
7200000
7150000

SPECT SAYIMLAR

80 kV 100 kV 120 kV 140 kV
kV DEGERLERI

Sekil 4.24: *"Lu’un 300 mAs’daki sayim grafigi.
4.4  ™in igin Elde Edilen Sonuglar

n radyoizotopu ile fantomun SPECT-BT ve kiirecik SPECT gériintiilerinde ilgi

alani gizimleri Sekil 4.7°de gosterilmigtir.

Sekil 4.25: A) *In fantom ile SPECT-BT gériintisii. B) **In kiirecik ile SPECT
go6rintasdu.
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n radyoniiklidi kullanilarak elde edilen sayimlar Cizelge 4.4’'de verilmistir.

Cizelge 4.4: *"In kullanilarak yapilan gériintiilemelerden zayiflatma diizeltme islemi
sonrasi elde edilen sayim degerleri.

kV mAs SPECT sayimi (count)
Kirecik Taramasi BT zayiflatma 4.288.700
duzeltmesiz
Fantom Taramasi BT zayiflatma 1.180.091
dizeltmesiz

10 mAs 6.859.212

50 MAS 7.004.858

100 mAs 6.978.241

80 kv 150 mAs 7.153.180
200 mAs 6.759.395

250 mAS 6.772.011

300 mAs 6.858.535

10 mAs 6.864.412

50 mAs 6.932.007

100 mAs 7.152.553

100 kV 150 mAs 6.805.677
200 mAs 6.934.076

250 mAs 6.731.080

300 mAs 6.874.078

10 mAs 6.972.728

50 MAS 7.070.045

100 mAs 6.703.336

120 kv 150 mAs 6.622.240
200 mAs 6.970.219

250 mAs 6.638.670

300 MAS 6.952.150

10 mAs 6.983.055

50 mAs 6.892.900

100 mAs 7.111.765

140 kV 150 mAs 6.756.483
200 mAs 6.883.052

250 mAs 6.841.543

300 mAs 6.823.620
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Cizelge 4.4de ™in icin verilen degerler Sekil 4.26'da ayrica grafik olarak

gosterilmektedir.
Klrecik Taramasi :

n Sayim Grafigi 4288700
Fantom Taramasi :
7200000 1180091
7100000
57000000
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g6900000
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BT Degerleri

Sekil 4.26: SPECT-BT'de '!In ile elde edilen sayimlarin grafigi.

"n'un 80 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.27’de verilmistir.

Hn'un 80 kV'daki Sayim Grafigi

12000000

10000000
8000000
=

6000000

4000000

SPECT SAYIMLARI

2000000

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.27: *In’un 80 kV'daki sayim grafigi.
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n'un 100 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.28'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7200000

7100000

7000000

6900000

6800000

6700000

6600000

6500000

1n'un 100 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.28: *'In'un 100 kV'daki sayim grafigi.

'un 120 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.29'de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7200000
7100000
7000000
6900000
6800000
6700000
6600000
6500000
6400000
6300000

n'un 120 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.29: *In’un 120 kV'daki sayim grafigi.

300 mAs

300 mAs



n'un 140 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.30°da verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7200000

7100000

7000000

6900000

6800000

6700000

6600000

6500000

11n'un 140 kV'daki Sayim Grafigi

10 mAs 50 mAs 100 mAs 150 mAs 200 mAs 250 mAs 300 mAs
mAs DEGERLERI

Sekil 4.30: *'In'un 140 kV'daki sayim grafigi.

n'un 10 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.31°de verilmistir.

SPECT SAYIMLARI

7000000
6980000
6960000
6940000
6920000
6900000
6880000
6860000
6840000
6820000
6800000
6780000

11n'un 10 mAs'daki Sayim Grafigi

80 kV 100 kV 120 kv 140 kv
mAs DEGERLERI

Sekil 4.31: *'In’un 10 mAs'daki sayim grafigi.
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n'un 300 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.32'de verilmistir.

11n'un 300 mAs'daki Sayim Grafigi
7000000

6950000
6900000

6850000

SPECT SAYIMLARI

6800000

6750000
80 kV 100 kV 120 kv 140 kv

mAs DEGERLERI

Sekil 4.32: "In’'un 300 mAs'daki sayim grafigi.
4.5 '®|igin Elde Edilen Sonuglar

123| radyoizotopu ile fantomun SPECT-BT ve kiirecik SPECT gériintiilerinde ilgi alani

cizimleri Sekil 4.9'de gosterilmigstir.

Sekil 4.33: A) '] fantom ile SPECT-BT gériintiisi. B) *°l kiirecik ile SPECT
go6rintasdu.

123| radyoniiklidi kullanilarak elde edilen sayimlar Cizelge 4.5'de verilmistir.
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Cizelge 4.5: *#| kullanilarak yapilan gériintiilemelerden zayiflatma diizeltme islemi
sonrasi elde edilen sayim degerleri.

kv mAS SPECT sayimi (count)
Kirecik Taramasi BT zayiflatma 1.801.766
dizeltmesiz
Fantom Taramasi BT zayiflatma 473.793
dizeltmesiz

10 mAs 2.484.961

50 mAs 2.420.934

100 mAs 2.932.243

80 kv 150 mAs 2.745.176
200 mAs 2.473.669

250 mAs 2.627.458

300 mAs 2.749.849

10 mAs 2.674.607

50 mAS 2.599.166

100 mASs 2.803.700

100 kv 150 mAs 2.741.147
200 mAs 2.531.730

250 mAs 2.691.285

300 mAs 2.436.006

10 mAs 2.886.653

50 mAs 2.610.828

100 mAs 2.697.098

120 kV 150 mAs 2.532.617
200 mAs 2.810.905

250 MAS 2.549.142

300 mAs 2.843.934

10 mAs 2.619.050

50 mAS 2.883.964

100 MAS 2.639.357

140 kV 150 mAs 2.452.966
200 mAs 2.560.231

250 mAs 2.696.052

300 mAs 2.464.502
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Cizelge 4.5de I igin verilen degerler Sekil 4.33'da ayrica grafik olarak

gOsterilmektedir.
Kirecik Taramasi :

123] SAYIM GRAFIGI 1801766
Fantom Taramasi
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Sekil 4.34:SPECT-BT'de '?I ile elde edilen sayimlarin grafigi.

231'un 80 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.35'de verilmistir.

123'un 80 kV'daki Sayim Grafigi
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Sekil 4.35: **'un 80 kV'daki sayim grafigi.
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28un 100 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.36°de verilmistir.

123]'un 100 kV'daki Sayim Grafigi
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Sekil 4.36: **I'un 100 kV'daki sayim grafigi.

28'un 120 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.37’de verilmistir.
123I'un 120 kV'daki Sayim Grafigi
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Sekil 4.37: ***'un 120 kV'daki sayim grafigi.

123un 140 kV degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.38'de verilmistir.



123]'un 100 kV'daki Sayim Grafigi
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Sekil 4.38: **I'un 140 kV'daki sayim grafigi.

23'un 10 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.39'de verilmistir.

123]'un 10 mAs'daki Sayim Grafigi
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Sekil 4.39: ***'un 10 mAs'daki sayim grafigi.

123yn 300 mAs degerlerindeki sayim grafikleri Sekil 4.40’'de verilmistir.
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123]'yn 300 mAs'daki Sayim Grafigi
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Sekil 4.40: **'un 300 mAs'daki sayim grafigi.

BT cihazindan gekimler esnasinda elde edilen isinlanma radyasyon dozlar Cizelge

4.6’da verilmigtir.

Cizelge 4.6: BT’nin 1ginlanma radyasyon dozlari.

kV mMAS mGy kV mAs mGy

10 mAs 0,07 mGy 10 mAs 0,34 mGy
50 mAs 0,57 mGy 50 mAs 1,85 mGy
100 mAs 0,72 mGy 100 mAs 3,65 mGy

80 kv 150 mAs 1,1 mGy 120 kv 150 mAs 5,56 mGy
200 mAs 1,49 mGy 200 mAs 7,51 mGy
250 mAs 1,88 mGy 250 mAs 9,63 mGy
300 mAs 2,13 mGy 300 mAs 11,7 mGy
10 mAs 0,18 mGy 10 mAs 0,55 mGy
50 mAs 0,97 mGy 50 mAs 3,01 mGy
100 mAs 1,9 mGy 100 mAs 5,95 mGy

100kV | 150 mas | 289may | 140KV 1150 mas | 9,08 may
200 mAs 3,91 mGy 200 mAs 12,13 mGy
250 mAs 4,92 mGy 250 mAs 15,01 mGy
300 mAs 6,01 mGy 300 mAs 17,98 mGy
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Fantomun BT’den aldigi etkin radyasyon dozlari ICRP tarafindan verilen dénisum

faktorleri kullanilarak hesaplanmis ve Cizelge 4.7°de verilmistir.

Cizelge 4.7: BT den fantomun aldi§i etkin radyasyon dozlari.

kV mMAsS mSv kv mAs mSv

10 mAs 0,037 mSv 10 mAs 0,19 mSv
50 mAs 0,21 mSv 50 mAs 1,06 mSv

80 kV 100 mAs 0,41 mSv 120 kV 100 mAs 2,10 mSv
150 mAs 0,63 mSv 150 mAs 3,20 mSv
200 mAs 0,85 mSv 200 mAs 4,32 mSv
250 mAs 1,083 mSv 250 mAs 5,40 mSv
300 mAs 1,28 mSv 300 mAs 6,46 mSv
10 mAs 0,10 mSv 10 mAs 0,31 mSv
50 mAs 0,55 mSv 50 mAs 1,73 mSv

100 kV 100 mAs 1,09 mSv 140 kV 100 mAs 3,42 mSv
150 mAs 1,66 mSv 150 mAs 5,22 mSv
200 mAs 2,25 mSv 200 mAs 6,99 mSv
250 mAs 2,80 mSv 250 mAs 8,68 mSv
300 mAs 3,38 mSv 300 mAs 10,50 mSv
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5 SONUGC VE TARTISMA

5.1 %™Tc Sonuglarinin Karsilastiriimasi

Cizelge 4.1'de gérildigii gibi, gama enerjisi 140 keV olan *"Tc ile yapilan
Olcimlere gore, zayiflatmaya ugramamis kirecik ile yapilan délgimde 1.972.934
sayim elde edilmistir. Ayni kirecik fantom icerisine konularak zayiflatmaya
ugratildiginda sayimin 440.507’e dustigu goértlmustir. Zayiflatma dizeltme iglemi
uygulandiktan sonra en dusik 2.653.009 sayim ile 300 mAs 120 kV’ta, en yuksek
sayim 2.856.220 ile 10 mAs 100 kV’ta olmak Uzere ortalama 2.773.795 sayim olarak
tespit edilmistir. Zayiflatma dizeltme islemi yapildiktan sonra elde edilen degerlerin
standart sapma degeri 53.533 olarak bulunmustur.®"Tc’'un kirecik ile goriinti
alindiktan sonra fantom icerisine konuldugunda, detektére ulasan fotonlarin
%77.67’si fantom tarafindan zayiflatmaya ugramistir. Zayiflatma dizeltme islemi
yapildiginda elde edilen ortalama sayim degeri, kurecik ile alinan sayimdan %40.59
daha fazla olarak bulunmustur. Bu sonuglarda kirecikten ¢ikan fotonlarin kirecik
icerisindeki su tarafindan ve detektdre ulasana kadar hava tarafindan zayiflatmaya
ugratilmasi hesaba katiimamistir. Fantom c¢ekimlerinde detektdrler fantoma tam
olarak yaklasabilmekteyken, kirecik ¢ekimleri esnasinda detektdrler hasta masasi
nedeniyle kirecige tam olarak yaklasamamaktadir. Hasta masasina genisligi
nedeniyle detektoér ile kirecik arasinda yaklasik 22 cm mesafe kalmaktadir. Cekim
esnasinda kurecik ile detektor arasindaki mesafe, fantom ve detektor arasindaki
mesafeden daha fazladir.®®"Tc 140 keV gibi disiik enerjiye sahip oldugu
dugunadlirse, kurecik goruntisinden elde edilen sayim ile fantomun zayiflatma
dizeltilmig goruntulerden elde edilen ortalama sayim arasindaki fark daha az
olacaktir. Zayiflatma dizeltmesi yapiimis gorintilerde saptanan en disik sayim,
ortalama sayimdan %4.36 az olarak bulunmustur. Zayiflatma dizeltmesi yapilmis
gorintulerde saptanan en yuksek sayim, ortalama sayimdan %2.97 fazla olarak
bulunmustur. 10 mAs 80 kV’tan baslayarak 300 mAs 140 kV arasinda yapilan BT
cekimleri ile yapilan zayiflatma duzeltme islemleri sonucu elde edilen sayim
degerleri, ortalamaya goére en fazla %4.36 farkla sonuglanirken heterojen bir dagilim
gostermistir. Zayiflatma duzeltme islemi uygulanirken kullanilan parametrelerin
incelenen degisim araliginda mAs ve kV degerlerinin artmasiyla sayim degerleri
degisimi arasinda anlamli bir iliski saptanmamistir. En disik mAs ve kV
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degerlerinde de, en yiksek mAs ve kV degerlerinde de zayiflatma dizeltme iglemi
sonrasi elde edilen sayimlar yaklasik olarak ayni bulunmustur. Hastalarin distik doz
radyasyona maruz kalmasi agisindan zayiflatma dizeltme islemi igin yapilan BT

taramasinda dusik kV ve mAs kullaniimasinin sonuglari degistirmedigi gézlenmistir.

5.2 Y Sonuglarinin Karsilastiriimasi

Cizelge 4.2'de goriildiigi gibi, gama enerjisi 364 keV olan **' ile yapilan élgiimlere
gore, zayiflatmaya ugramamis kirecik ile yapilan 6lgcimde 992.607 sayim elde
edilmistir. Ayni kurecik fantom igerisine konularak zayiflatmaya ugratildiginda sayim
451.688’e dusmektedir. Zayiflatma dizeltmesi islemi uygulandiktan sonra en disuk
sayim 1.227.906 ile 200 mAs 140 kV'ta, en yuksek sayim 1.359.561 ile 300 mAs
140 kV’ta olmak Uzere ortalama 1.278.133 sayim olarak tespit edilmistir. Zayiflatma
duzeltme islemi yapildiktan sonra elde edilen degerlerin standart sapma degeri
34.786 olarak bulunmustur. *!'un kirecik ile goriintl alindiktan sonra fantom
icerisine konuldugunda, detektore ulasan fotonlarin %54.50’si fantom tarafindan
zayiflatmaya ugramistir. Zayiflatma dizeltme islemi yapildiginda elde edilen
ortalama sayim degeri, kirecik ile alinan sayimdan %28.76 daha fazla olarak
bulunmustur. Kirecigin goérintilenmesi yapilirken fotonlarin detektére ulasincaya
kadar zayiflatmadan dolayi kaybettigi sayim degerleri sonuca eklenecek olursa,
%28.76 olan sayim farki daha da az olacaktir. Zayiflatma dizeltmesi yapiimis
goérintlilerde saptanan en dislUk sayim, ortalama sayimdan %3.93 az olarak
bulunmustur. Zayiflatma dizeltmesi yapilmis goérintllerde saptanan en ylksek
sayim, ortalama sayimdan %6.37 fazla olarak bulunmustur. 10 mAs 80 kV’tan
baslayarak 300 mAs 140 kV arasinda yapilan BT g¢ekimleri ile yapilan zayiflatma
dizeltme islemleri sonucu elde edilen sayim dederleri, ortalamaya gore en fazla
%6.35 farkla sonuglanirken heterojen bir dagihm goéstermistir. Zayiflatma duzeltme
igslemi uygulanirken kullanilan parametrelerin incelenen degisim araliginda mAs ve
kV degerlerinin artmasiyla sayim degerleri deg@isimi arasinda anlaml bir iligki
saptanmamistir. En dusik mAs ve kV degerlerinde de, en ylksek mAs ve kV
degerlerinde de zayiflatma dizeltme islemi sonrasi elde edilen sayimlar yaklasik
olarak ayni bulunmustur. Hastalarin dusuk doz radyasyona maruz kalmasi
acisindan zayiflatma duzeltme islemi igin yapilan BT taramasinda dusuk kV ve mAs

kullaniimasinin sonuglari degistirmedigi gozlenmistir.
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5.3 ’Lu Sonuglarinin Karsilastiriimasi

Cizelge 4.3'de goriildiigi gibi, gama enerjileri 113 keV ve 208 keV olan *""Lu ile
yapilan oOlgumlere gore, zayiflatmaya ugramamig kurecik ile yapilan Olgimde
5.262.542 sayim elde edilmigtir. Ayni kdrecik fantom igerisine konularak
zayiflatmaya ugratildiginda sayim 1.254.635’e dugmektedir. Zayiflatma dizeltmesi
igslemi uygulandiktan sonra en duguk sayim 7.122.896 ile 250 mAs 140 kV’ta, en
yiuksek sayim 7.652.795 ile 200 mAs 120 kV'ta olmak Uzere ortalama 7.376.728
sayim olarak tespit edilmistir. Zayiflatma dizeltme islemi yapildiktan sonra elde
edilen degerlerin standart sapma degeri 136.213 olarak bulunmustur. *’Lu’un
kirecik ile gorintl alindiktan sonra fantom icerisine konuldugunda, detektére ulasan
fotonlarin %76.60’1 fantom tarafindan zayiflatmaya ugramistir. Zayiflatma duzeltme
islemi yapildiginda elde edilen ortalama sayim degeri, kurecik ile alinan sayimdan
%37.56 daha fazla olarak bulunmustur. Kirecigin goérintilenmesi yapilirken
fotonlarin detektére ulasincaya kadar zayiflatmadan dolayr kaybettigi sayim
degerleri sonuca eklenecek olursa, %37.56 olan sayim farki daha da az olacaktir.
Zayiflatma dizeltmesi yapiimis gorintilerde saptanan en disik sayim, ortalama
sayimdan %3.45 az olarak bulunmustur. Zayiflatma dizeltmesi yapilmis
goérintilerde saptanan en yiksek sayim, ortalama sayimdan %3,74 fazla olarak
bulunmustur. 10 mAs 80 kV’tan baslayarak 300 mAs 140 kV arasinda yapilan BT
¢ekimleri ile yapilan zayiflatma dlzeltme islemleri sonucu elde edilen sayim
degerleri, ortalamaya gore en fazla %3.74 farkla sonuglanirken heterojen bir dagilim
gOstermistir. Zayiflatma duzeltme islemi uygulanirken kullanilan parametrelerin
incelenen degisim araliginda mAs ve kV degerlerinin artmasiyla sayim degerleri
degisimi arasinda anlamli bir iliski saptanmamistir. En disik mAs ve kV
degerlerinde de, en yuksek mAs ve kV degerlerinde de zayiflatma dizeltme islemi
sonrasi elde edilen sayimlar yaklagik olarak ayni bulunmugtur. Hastalarin digik doz
radyasyona maruz kalmasi agisindan zayiflatma dizeltme iglemi icin yapilan BT

taramasinda dusuk kV ve mAs kullaniimasinin sonuglari degistirmedigi gézlenmigtir.

5.4 '"In Sonuglarinin Karsilastiriimasi

Cizelge 4.4’de gérildigi gibi, gama enerjileri 171 keV ve 245 keV olan *'In ile
yapilan o&lgimlere gore, zayiflatmaya ugramamis kurecik ile yapilan o6lcimde
4.288.700 sayim elde edilmistir. Ayni kirecik fantom icerisine konularak
zayiflatmaya ugratildiginda sayim 1.180.091’e dusmektedir. Zayiflatma dizeltmesi
islemi uygulandiktan sonra en disik sayim 6.622.240 ile 150 mAs 120 kV’ta, en

yliksek sayim 7.153.180 ile 150 mAs 80 kV’ta olmak Uizere ortalama 6.996.469
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sayim olarak tespit edilmistir. Zayiflatma dizeltme iglemi yapildiktan sonra elde
edilen degerlerin standart sapma degeri 140.214 olarak bulunmustur. *!In'un
kurecik ile géruntt alindiktan sonra fantom icerisine konuldugunda, detektdre ulasan
fotonlarin %72.48’i fantom tarafindan zayiflatmaya ugramistir. Zayiflatma duzeltme
islemi yapildiginda elde edilen ortalama sayim degeri, kirecik ile alinan sayimdan
%63,13 daha fazla bulunmustur. Kurecigin goruntilenmesi yapilirken fotonlarin
detektdére ulasincaya kadar zayiflatmadan dolayi kaybettigi sayim degerleri sonuca
eklenecek olursa, %63.13 olan sayim farki daha da az olacaktir. Zayiflatma
duzeltmesi yapilimis goruntulerde saptanan en dusuk sayim, ortalama sayimdan
%5.34 az olarak bulunmustur. Zayiflatma dizeltmesi yapilmis goérintilerde
saptanan en yuksek sayim, ortalama sayimdan %2,23 fazla olarak bulunmustur. 10
mAs 80 kV'tan baslayarak 300 mAs 140 kV arasinda yapilan BT cekimleri ile
yapilan zayiflatma dizeltme islemleri sonucu elde edilen sayim degerleri,
ortalamaya goére en fazla %5.34 farkla sonuclanirken heterojen bir dagilim
goOstermistir. Zayiflatma dlzeltme islemi uygulanirken kullanilan parametrelerin
incelenen degisim araliginda mAs ve kV degerlerinin artmasiyla sayim degerleri
degisimi arasinda anlamli bir iliski saptanmamigtir. En disik mAs ve kV
degerlerinde de, en yiksek mAs ve kV degerlerinde de zayiflatma dizeltme iglemi
sonrasi elde edilen sayimlar yaklasik olarak ayni bulunmustur. Hastalarin diisik doz
radyasyona maruz kalmasi agisindan zayiflatma dizeltme islemi i¢in yapilan BT

taramasinda dusik kV ve mAs kullaniimasinin sonuglari degistirmedigi gézlenmistir.

5.5 '] Sonuglarinin Karsilastiriimasi

Cizelge 4.5'de goriildigi gibi, gama enerijisi 159 keV olan *#| ile yapilan dlgiimlere
gore, zayiflatmaya ugramamis kirecik ile yapilan élgimde 1.801.766 sayim elde
edilmigtir. Ayni kurecik fantom icerisine konularak zayiflatmaya ugratildiginda sayim
473.793’e dusmektedir. Zayiflatma dlzeltmesi islemi uygulandiktan sonra en disik
sayim 2.420.934 ile 50 mAs 80 kV’ta, en yuksek sayim 2.932.243 ile 100 mAs 80
kV’ta olmak Uzere ortalama 2.648.543 sayim olarak tespit edilmistir. Zayiflatma
dizeltme iglemi yapildiktan sonra elde edilen degerlerin standart sapma degeri
148.196 olarak bulunmustur. ***I'lin kirecik ile goériintii alindiktan sonra fantom
icerisine konuldugunda, detektére ulasan fotonlarin  %73.70’si fantom tarafindan
zayiflatmaya ugramistir. Zayiflatma duzeltme islemi yapildiginda elde edilen
ortalama sayim degeri, kurecik ile alinan sayimdan %46.99 daha fazla olarak
bulunmustur. Kirecigin goérintilenmesi yapilirken fotonlarin detektére ulasincaya

kadar zayiflatmadan dolayi kaybettigi sayim degerleri sonuca eklenecek olursa,
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%46,99 olan sayim farki daha da az olacaktir. Zayiflatma dizeltmesi yapilimis
gérintilerde saptanan en disik sayim, ortalama sayimdan %8.60 az bulunmustur.
Zayiflatma dizeltmesi yapilmis goérintilerde saptanan en ylksek sayim, ortalama
sayimdan %10.70 fazla olarak bulunmustur. 10 mAs 80 kV’tan baslayarak 300 mAs
140 kV arasinda yapilan BT cekimleri ile yapilan zayiflatma dizeltme iglemleri
sonucu elde edilen sayim degerleri, ortalamaya gore en fazla %10.70 farkla
sonuclanirken heterojen bir dagilim goéstermistir. Zayiflatma dizeltme iglemi
uygulanirken kullanilan parametrelerin incelenen degisim araliginda mAs ve kV
deg@erlerinin artmasiyla sayim degerleri degisimi arasinda anlamli bir iligki
saptanmamistir. En dustuk mAs ve kV degerlerinde de, en yluksek mAs ve kV
degerlerinde de zayiflatma dizeltme igslemi sonrasi elde edilen sayimlar yaklasik
olarak ayni bulunmustur. Hastalarin dusuk doz radyasyona maruz kalmasi
acisindan zayiflatma duzeltme islemi icin yapilan BT taramasinda disik kV ve mAs

kullaniimasinin sonuglari degistirmedigi gozlenmistir.

Tdm radyonuklidler icin yapilan gorintilemelerden elde edilen sayim degerlerinin

analizi Cizelge 5.1°de verilmigtir.

Cizelge 5.1: Caligmada kullanilan tim radyonuklidler i¢in elde edilen oranlar.

izotop Gama Enerjisi Zayiflama Orani Kurecik Sayimi ve Zayiflatma
(keV) (%) Duzeltmesi Sonrasi Sayim Orani
(%)
9OMT 140 77,67 40,59
¥ 364 54,50 28,76
YLy 113 ve 208 76,60 37,56
n 171 ve 245 72,48 63.13
123) 159 73,70 46,99

Sonug¢ olarak, tim radyonuklidlerle yapillan SPECT taramasindan elde edilen
verilerin MEDISO AnyScan SC SPECT-BT cihazinin en diisiik BT tarama degeri 10
mAs 80 kV ve en ylksek degeri 300 mAs 140 kV arasinda dedisen farkli degerler ile
yapilan zayiflatma dizeltme islemleri sonucunda SPECT sayim degerlerinin

birbirine yakin oldugu saptanmistir. BT degerleri ile zayiflatma dizeltme islemi
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sonrasinda elde edilen SPECT sayim de@erleri arasinda sonuclari etkileyecek

anlamli bir farkhihk gézlenmemistir.

BT cekimleri esnasinda kV ve mAs degerleri arttirildiginda hastanin aldigi
radyasyon dozlari da 6énemli dlgiide artmaktadir. BT'nin verdigi dozlar dikkate
alindiginda, fantom en dustk deger olan 10 mAs 80 kV’de 0,037 mSv radyasyon
dozu alirken, en yiksek deger olan 300 mAs 140 kV'de fantomun 10,50 mSv

radyasyon dozuna maruz kaldigi gértlmektedir.

Michael Ljungberg ve Sven-Enk Strand’in yaptigi calismada [33] Monte Carlo
programi ile 2°*TI, **"Tc ve **In icin suyun zayiflatma oranlarina bakilmis, zayiflatma
ve saclima duzeltme islemi sonrasi dogruluk hesaplamalari yapilimistir [33].
Calismada 22, 25, 30 cm caplarinda silindirik fantom kullanarak her radyonuiklid igin
hesaplama yapiimistir. Bu ¢alismada kullanilan Jaszczak Fantomunun derinligi 24,1
cm ve genisligi 30,5 cm’dir. Michael Ljungberg ve Sven-Enk Strand’in yaptigi
calismadan **"Tc icin elde edilen sonuclarla bu calismada elde edilen 6lgiim
sonuglari karsilastirdiginda elde edilen zayiflatmaya ugramamis degerlerin ytzdeleri

Cizelge 5.2°de verilmistir [33].

Gizelge 5.2: *™Tc icin M. Ljungberg ve S. Strand, bu calismadan elde edilen

oranlar.
M. Ljungberg ve S.Strand | M. Ljungberg ve S.Strand Bu Calisma
25 cm ¢apli Fantom 30 cm ¢apli Fantom 24.1x30,5cm
%27 %24 %22,33

Elde edilen degerlere bakildiginda birbirine yakin olduklari gérilmektedir.

Michael Ljungberg ve Sven-Enk Strand’in yaptigi ¢alismadan *!In igin elde edilen

sonuglarla bu calismada elde edilen 6lgim sonuglari karsilastirdiginda elde edilen

zayiflatmaya ugramamis degerlerin yuzdeleri Cizelge 5.3'de verilmistir.

Gizelge 5.3: In igin M. Ljungberg ve S. Strand, bu calismadan elde edilen oranlar.

M. Ljungberg ve S.Strand | M. Ljungberg ve S.Strand Bu Calisma
25 cm gapli Fantom 30 cm capl Fantom 24.1 x 30,5 cm
%33 %26 %27,52

Elde edilen degerlere bakildiginda birbirine yakin olduklari gérilmektedir.

®"Tc ve "n icin deneysel olarak yaptigimiz élclim sonuglari ile literatiir de Monte

Carlo hesaplamalari ile uyusum goéstermektedir. Ancak yaygin olarak zayiflatma
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dizeltmesinde kullanilan BT igin kV ve mAs optimizasyonu ile ilgili bir ¢alismaya

rastlanmamistir.

Nukleer Tipta radyonulklid tedaviler ve radyonuklid tedavilerde internal dozimetri
uygulamasi kabul goérip artmaktadir. Ozellikle (lkemizde de artarak uygulanan
Peptit Reseptdr Radyoniklid Tedavi (PRRT)ler de her bir hastaya 4-6 kir tedavi
uygulanmaktadir. Radyonuklid tedavi sonrasi internal dozimetri icin 3-4 defa BT
taramasi yapildigi disundldiginde, BT taramalarinda maruz kalinan radyasyon
dozlari daha da 6nem kazanmaktadir [11]. Ayrica ¢ocuk hastalarin radyasyon
hassasiyeti g6z 6ninde bulundurulacak olursa, SPECT-BT cekimlerinde anatomik
korelasyon icin géruntliiden 6din vermeyecek oranda en disuk mAs ve kV degerleri

tercih edilmelidir.
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