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KISALTMALAR

BT: Bilgisayarli Tomografi

CTDI: Bilgisayarl: Tomografi Doz Indeksi (‘‘Computed Tomography Dose
Index’’)

CKBT: Cok Kesitli Bilgisayarli Tomografi

DAS: Veri Elde Etme Sistemi (“Data Acqusition System”)
DEBT: Cift Enerjili (‘‘Dual Enerji’’) Bilgisayarli Tomografi
dk: Dakika

DLP: Doz Uzunluk Carpimi (“Dose Length Product”)
dsDEBT: Cift Kaynakli (“Dual Source”) Cift Enerjili Bilgisayarli Tomografi
EKG: Elektrokardiyografi

FOV: “Field of View”

HU: Hounsfield Unitesi

keV: Kilo Elektron Volt

kV: Kilovolt

kVp: Pik Kilovolt

mA/mAs: Miliamper/Miliamper saniye

mGy: Miligrey

MRG: Manyetik Rezonans Goriintiileme

ms: Milisaniye

OEK: Otomatik Isinlama Kontrolii

PACS: ‘‘Picture Archiving and Communication System’’
ROI: ‘‘Region of Interest’’

SPSS: ““Statistical Package for the Social Sciences’’

SS: Standart Sapma

Vil



VMI: Sanal Tek Enerji Goriintiileme (“Virtual Monoenergetic Imaging”)
VNC/LVNC: “Liver Virtual Noncontrast”

VNCa: Arteriyel faz “Liver Virtual Noncontrast” goriintii

VNCv: Venoz faz “Liver Virtual Noncontrast” goriintii

VUE: Sanal Kontrastsiz (“Virtual Unenhanced”)

VUEa: Arteriyel faz “Virtual Unenhanced” goriintii

VUEv: Venoz faz “Virtual Unenhanced” goriintii

Vil



1.GIRIS

1970’li yillarda ilk Bilgisayarli Tomografi’nin (BT) klinik kullanima
girmesiyle insan viicudunun kesitsel goriintiilenmesinde bir devrim yaratilmis ve
BT cihazinin klinik kullanimi giderek artmustir.! 1980°1i yillarda BT gibi kesitsel
goriintilleme yapabilen, iyonizan radyasyon kullanmayan Manyetik Rezonans
Gorilintiileme (MRG) sistemlerinin klinik kullanima girmesiyle BT kullaniminda
onemli bir diisiis olacagi diisiiniilmekle birlikte BT teknolojisinde yasanan hizl

geligsmeler sayesinde BT nin klinik kullanim1 giderek artmaktadir.

Cift enerjili bilgisayarli tomografi (Dual Enerji BT, DEBT), bilgisayar
teknolojisindeki ve BT donanimindaki son gelismelerin miimkiin kildig1 temel bir
fizik kavraminin yeni bir uygulamasidir. Cift enerjili BT kavrami, 1970’11 yillarda
ortaya konulmasina ragmen o donemdeki teknik yetersizlikler, 6zellikle uzun
tarama zamanlarina bagl artefaktlar DEBT nin klinik kullanima girmesine engel
olmustur.?? Bilgisayarli tomografi teknolojisinin gelismesiyle DEBT ilk olarak

2006 yilinda klinik kullanima girmistir.*

Cift enerjili BT nin temel prensibi iki ayri1 enerji seviyesinde X 1sin1
kullanarak, farkli enerji seviyelerindeki X 1sinlarinin dokudaki ateniiasyon
farklarindan faydalanip materyal ayrimi yapabilmesidir. Cift enerjili BT
uygulamalar1 ile materyal ayriminin yaninda maddenin tanimlanmasi, miktarinin
ve yogunlugunun 6l¢iimii gibi islevleri de gergeklestirmek miimkiin olmaktadir.’
Konvansiyonel ve daha eski uygulamada inceleme bdlgesi iki kez taranir ve bu

islem iki ayr1 kV diizeyinde gergeklestirilir. Bu uygulama, materyalin X 151



etkilesimine gore farkli atentiasyon dl¢limlerine yol agmasiyla materyal ayrimin
miimkiin kilar. Glinlimiizde ¢ift enerji goriintiileme yapan cihazlar, tek tiip ile hizl
kV degistirme yontemini kullananlar (fast kV switching), tek tiip ve ¢ok katmanl
dedektor aracilign ile polienerjitik goriintiileme yapanlar ve cift tlip cift enerji

yontemini kullananlar olarak iige ayrilabilir.

Cift enerjili BT nin bas-boyun, toraks, kardiyak, vaskiiler, abdominopelvik
ve kas-iskelet gorlintilemede kullanilabilen pek c¢ok klinik uygulamasi
bulunmaktadir. Metal artefaktlarinin azaltilmasi, vaskiiler goriintiillemede kalsifik
plaklarin silinmesi, pulmoner embolide akciger perfiizyon goriintiilerinin
olusturulmasi, miyokard perfiizyon goriintilleme yapilmasi, sanal kolonoskopi,
iriner tas karakterizasyonu, kemik iligi O6deminin goriintiilenmesi ve sanal

kontrastsiz goriintiilerin olusturulmasi bu klinik uygulamalar arasindadir.

Cift enerjili BT nin abdominal uygulamalar: arasinda klinik kullanimda en
islevsel uygulamalardan biri sanal kontrastsiz goriintii olusturulmasidir. Cift enerjili
BT’de farkli iki enerji diizeyindeki X 1511 kullanilarak elde edilen kontrasth
goriintiilerden, iyotun farkli enerji diizeylerindeki ateniiasyon farklar1 bilgisayar
algoritmalar1 ile saptanarak iyot ¢ikartilip kontrastsiz goriintiiler sanal olarak elde
edilebilmektedir.> Bu sayede kontrastli goriintiilerin yaninda kontrastsiz
goriintiilere de ihtiya¢ olunan durumlarda ek inceleme yapmaksizin, tetkiki daha

kisa siirede ve daha diisiik dozda gerceklestirmek miimkiin olabilmektedir.

Abdominal BT incelemelerinde siklikla tetkik endikasyonu ile iligkisi

olmayan rastlantisal lezyonlar ile karsilagilmakta olup bu lezyonlarin



karakterizasyonunda lezyondan kontrastsiz goriintiilerde Olgililecek ateniiasyon
degerleri kritik dneme sahip olabilmektedir.” Bununla birlikte gergeklestirilen BT
incelemelerinin biiyiik bir kisminda goriintiiler kontrast madde enjeksiyonu sonrasi
alinmakta ve bu tiir rastlantisal lezyonlar tespit edildiginde tan1 i¢in ek kontrastsiz
tetkikler gerekebilmektedir. Cift enerjili BT ile kontrastli goriintiilerden sanal
kontrastsiz goriintiiler olusturularak ek incelemeler ve radyasyon dozlarindan

kacinilabilmektedir.

Bilgisayarlt tomografi tetkik sayilarinin giderek artmasi BT nedenli
radyasyon maruziyetinin de artmasiyla sonuglanmaktadir. Yiiksek miktarda
iyonizan radyasyon maruziyetinin kanser riskini artirdig1 bilinmekte olup diisiik
radyasyon dozlari i¢in veriler daha az agik ve tartismali durumdadir.®-'° Bu nedenle
American Collage of Radiology (ACR), Health Physics Society (HPS) gibi ilgili
kuruluglar hekimlerin tibbi olarak gerekli olan X-i1ginina maruziyetin en aza

indirilmesi gerektigi ilkesini benimsemislerdir.

Bilgisayarli tomografide doz azaltict yontemler arasinda tiip akiminin ve pik
kilovoltajin (kVp) hastaya uygun olarak ayarlanmasi, uygun masa hizinin
secilmesi, X-1511 tiip akim modiilasyonu, uygun hasta pozisyonlamasi gibi
uygulamalar sayilabilir.!" Ayrica ¢ok fazli incelemelerde de X 1511 dozu artmakta
olup multifazik incelemeler uygun endikasyonla gergeklestirilmelidir.!? Multifazik
incelemelerde cift enerjili BT yontemi kullanildiginda sanal kontrastsiz goriintiiler
ek kontrastsiz incelemeye ihtiya¢ duyulmadan olusturulabilecegi i¢in tarama sayist

ve dolayisiyla incelemenin toplam iyonizan radyasyon dozu azaltilabilmektedir.'3



Cift enerjili BT yontemlerinden biri olan ¢ift kaynaklt DEBT cihazlarinin
giiniimiizde 3. nesli klinik kullanima girmistir. {1k iki nesil dsSDEBT cihazlarinda 3.
nesil cihazlara gore FOV (Field of View) daha dar oldugundan yetersiz FOV
genisligi nedeniyle obez ve genis beden yapisina sahip olgular tanisal goriintii
alanina sigmadigindan incelenememekte ya da periferal alanda yer alan karaciger
gibi organlar kismen goriintiilenebilmekte idi. Bu durum yontemin 6nemli bir
kisitlayicist idi. Ugiincii nesil dsDEBT de gelistirilmis X 1s1n1 tiipii yapisi, daha
genis FOV (35 cm), gelismis goriintii isleme algoritmalari gibi yenilikler sayesinde
materyal ayrimi yapma Ozelliginin gelistirilmesi saglanmistir. Gelistirilen bu
ozellikler sayesinde 3. Nesil DEBT cihazlar ile genis bir endikasyon grubuna ve
farkli beden yapisina sahip olgulara sanal kontrastsiz gorilintiileme
yapilabilmektedir.!* Birinci ve 2. nesil dSDEBT ile yapilan ¢alismalarda abdominal
BT’de sanal kontrastsiz goriintiilerin umut veren sonuglart olsa da gercek
kontrastsiz goriintiilerin yerini tam olarak alamayacagi gosterilmis olmakla birlikte

3. nesil dsDEBT cihazlar ile yapilan ¢aligsmalar sinirhidir.'

Merkezimizde 2016 yilinda kurulmus olan 3. nesil ¢ift kaynakli dsSDEBT
cihaz1 ile dinamik abdominal BT incelemeleri rutin olarak DEBT yontemiyle

gerceklestirilmektedir.

Bu ¢alismanin ana amaci 3. nesil dsDEBT cihazi ile ¢ekilen abdominal
BT’lerden 2 farkli algoritma kullanilarak elde edilen sanal kontrastsiz goriintiilerin,
gercek kontrastsiz goriintiiler ile karsilagtirilarak klinik kullanimda etkinliginin ve
giivenilirliginin belirlenmesidir. Ayrica bu ¢alismada rastlantisal lezyonlarin ayirict

tanisinda sanal kontrastsiz goriintiilerin etkinligi ve giivenilirligi, obezitenin sanal



kontrastsiz goriintiilemenin giivenilirlige etkisi ve sanal kontrastsiz goriintiileme ile

maruz kalinan iyonizan radyasyonun dozunda ulasilan azalma da arastirilmistir.



2.GENEL BILGILER
2.1 Bilgisayarh Tomografi

Tomografi; Yunanca tomos (kesit) ve graphia (goriintii) kelimelerinden
olusmakta ve kesitsel goriintii anlamina gelmektedir. Bilgisayarli tomografi, X 1511
kullanarak insan viicudunun kesitsel goriintiilerinin olusturulmasini saglayan
tanisal bir gorlintiileme yontemidir. Kesitsel goriintiiler, X 1sinlarinin viicut ile
etkilesimi sonucu ateniiasyon katsayilarinin hesaplanmasi ve bilgisayar programlari
ile rekonstriikte edilmesi ile olusturulur.!® Bilgisayarli tomografi siklikla kullanilan
tanisal goriintiileme yontemlerinden olup; radyoloji kliniklerinde gergeklestirilen

tanisal goriintiilemelerin yaklagik %25’ini olugturmaktadir.!’
2.1.1 Bilgisayarli Tomografinin Tarihgesi

1917 yilinda Avusturyali matematik¢i Johann Radon, dlgiilen radyasyon
verilerinden goriintii olusturmak igin bir algoritma olusturmustur.'® 1950-1970
yillar1 arasinda fizik¢i Cormack, Radon’un caligmalarindan haberdar olmadan
insan viicudunun i¢inden gegen radyasyonun olgiimlerine dayanarak radyasyon
emilim dagilimint hesaplayan bir yontem gelistirmis olup caligmalarini pratik
uygulamaya sokamamistir. Ingiliz bir miihendis olan Sir Godfrey Hounsfield,
onceki caligmalardan haberdar olmadan 1972 yilinda beyin goriintiilemeyi
miimkiin kilan ilk BT cihazini kullanima sunmustur.!” Hounsfield’in ilk prototipi
80x80 piksel maksimum goriintli matriksi ile yaklasik 300 saniye rotasyon

zamanina sahip olup ilk olarak Londra’da Atkinson Morley Hastanesi’ne kurulmus



ve kullanilmigtir. Hounsfield ve Cormack calismalar1 nedeniyle 1979 yilinda fizik

alaninda Nobel 6dili almislardir.

[Ik BT nin klinik kullanima girmesinin ardindan, BT teknolojisinde hizli
gelismelere sahit olunmustur. {1k klinik BT sistemi tek goriintiiyii 300 saniyede elde
edebilirken, giiniimiiz tarayicilarinda etkin goriintii i¢in bu siire 100 milisaniye (ms)
seviyelerine kadar gerilemistir. Yillar boyunca BT nin istikrarli bir sekilde artan
pek cok performans 6zelligi arasinda, artan tarama hizinin her zaman en yiiksek
oncelige sahip oldugu ve BT gelismelerinin arkasindaki itici gii¢ oldugu
goriilmektedir. Modern BT'nin bagaris1 yalnizca tekli goriintiilerin  elde
edilmesindeki hiz artis1 degil, ayni zamanda hacimsel verilerin de elde
edilebilmesinin sonucudur. Goriintii  kalitesi, 6zellikle li¢ boyutlu uzaysal
¢ozliniirliik, klinik uygulamalarin ve diger bir¢ok faktoriin spektrumu, ayni yillar
icerisinde istikrarli bir gelisme gostermistir.?’ Bu gelisme ve BT’nin evrimi
stirecinde farkli ¢aligsma prensiplerine sahip BT cihazlari ortaya konulmustur (Sekil

).

1. Jenerasyon: Hounsfield tarafindan gelistirilen ilk BT cihazi olan EMI Mark I
birinci jenerasyon olarak isimlendirilmis olup kalem 1sin demeti de denilen dar,
paralel X 151n1 demeti ve tek dedektor kullanmaktaydi. Birinci nesil cihazlar
translasyon/rotasyon prensibine gore ¢aligmakta olup, tiiplin 1 derece doniisii
sonrasinda elde edilen veri isleniyor sonra tekrar 1 derecelik doniis yapiliyor ve 180
derecelik doniis tamamlanana kadar bu islem tekrarlaniyordu.!® Bu prensiple
calisgan cihazda tek kesit yaklasik 4.5 dakikada (dk) tamamlaniyor ve veriler

islenerek yaklasik 20 dk’da goriintii olusturulabiliyordu.



2. Jenerasyon: Ikinci jenerasyon BT sistemleri de ilkine benzer sekilde
translasyon/rotasyon prensibine gore ¢alismakla birlikte, bu cihazlarda dedektor
sistemi yaklasik 10 derecelik bir yelpaze X-1s1n1 demeti agisin1 kapsayan yaklagik
30 dedektorden olusan bir dizi ile degistirilmistir. Birinci jenerasyon cihazlara
benzer sekilde tek kesitli olan bu sistemle, tek kesitlik goriintii alinma stiresi 18

sn’ye indirilmigtir.?!

3. Jenerasyon: Giiniimiizde en yaygin kullanilan, 1980’li yillarin basinda kullanima
girmis BT sistemleri {igiincii nesil tarayicilar olup; hem X-1gmi tiipliniin hem de
dedektoriin hasta etrafinda dondiigli rotasyon/rotasyon prensibiyle caligmaktadir.
Bu cihazlarda dedektoriin acist (45-55 derece) 50 cm ¢apindaki bir FOV’u
kaplayacak kadar genis olup bu sayede tiim viicut taramas1 miimkiin hale gelmistir.
Bu cihazlarda tiip rotasyon siiresi 3-4 sn, tek kesit i¢in geren siire ise 2-4 sn’ye kadar
diistiriilmiistiir. Bu cihazlarda hem tiip hem de dedektorler hareketli olup
giinimiizde kullanilan spiral ve ¢ok dedektorlii cihazlarda bu prensip
kullanilmaktadir.?? “Slip Ring’ teknolojisi, 1987’de kullanima girmis bir
elektromekanik yeniliktir. Yalnizca BT sistemlerinde degil, helikopter pervanesi,
riizgar triblinli gibi kesintisiz ve ayn1 yonde donme hareketi gerektiren sistemlerde
de kullanilmaktadir. Onceden elektrik, kablolar araciligi ile dénen aksama
aktarildig1 i¢cin tek seferde yalnizca 360 derecelik bir tiip doniisiine izin
vermekteydi. Bu yontemde ardisik olarak saat yonii ve saat yoniiniin tersi doniigler
ile yalnizca aksiyel goriintiileme miimkiindii. ‘Slip ring’ teknolojisinde elektrigi
fircalar aracilig1 ile donen aksama aktarmak miimkiin hale gelmis olup, masanin

kesintisiz hareketi sirasinda ¢ekim boyunca tiip ve dedektor sistemleri hasta



etrafinda karsilikli kesintisiz doniis yapabildiginden, ‘helikal’ ya da ‘spiral’ tarama

ve volumetrik goriintiileme miimkiin hale gelmistir.

4. Jenerasyon: Dordiincii jenerasyon BT sistemleri donen hareketli bir tlipten ¢ikan
genis yelpaze X-1s1n1 ve hastay1 360 derece saran sabit bir dedektor sistemi kullanir.
Bu sistemlerde ‘nutating ring’ ve ‘spiral slip ring’ olmak tizere iki farkli tipte
dedektor kullanilmaktadir. “Spiral slip ring’ dedektorler 3. Jenerasyon sistemlerde
de kullanilabilmekte olup kablo sinirlamasi olmamasi nedeniyle bu sistemlerde tiip
hareketleri stireklidir. Bu sistemler daha az hareketli parcaya sahip olup gantri
rotasyon siiresinin veri toplama siiresinden hizli olmamasi gerekmekteydi. Bu
sistemler tiiplin hasta gevresinde ¢ok hizli donmesi potansiyeline sahipti ve bu
nedenle kesit basma ¢ok kisa sinyal toplama siireleri gerekiyordu. Dordiincii
jenerasyon BT’lerin, ¢ok sayida dedektor elemani gereksinimi ve yiiksek

maliyetleri nedeniyle giiniimiizde kullanimi terk edilmistir.

X-1g1n1 kaynagi

X-151n1 kaynagi

i o T
ol i

// ,,E} »

Tek dedektor Dedektor arki

Birinci jenerasyon
Paralel 15in demeti,Translasyon/Rotasyon

ikinci jenerasyon
Yelpaze 15in demeti,Translasyon/Rotasyon

360 derece dedektor arki

X-151n1 kaynagi

\ /
\ /
\ MM
e
Dedektdr arki X-151in1 kaynagi
Ugiincii jenerasyon Dérdiincii jenerasyon
Rotasyon/Rotasyon Rotasyon/Sabit

Sekil 1. BT cihazinin farkh jenerasyonlari



1990’11 yillarin sonundan itibaren, {i¢iincii jenerasyon rotasyon/rotasyon
prensibiyle ¢alisan ¢ok kesitli BT (CKBT) sistemleri BT pazarina hakim olmustur.
Bu tarayicilardaki en 6nemli gelisme, z ekseni yoniinde fiziksel olarak ayrilmis ve
ayni anda birden fazla kesitin alinmasini saglayan X-1sm1 dedektorlerinin
kullanilmasidir. CKBT sistemlerinin ana avantaj1 daha yiiksek tarama hizi, gelismis
¢oziiniirliik ve tlip giiciiniin daha iyi kullanilmasidir. CKBT sistemlerine, ayrica
elektrokardiyografi (EKG) tetikleme o6zelliginin de eklenmesiyle koroner BT

anjiografi gibi incelemelerin gergeklestirilmesi saglanmigtir.?3-24

Literatiirde ¢ok dedektorlii (multidedector) BT olarak da adlandirilan
CKBT’nin ¢alisma prensibi spiral BT sistemlerine benzemekle birlikte CKBT nin
farki tek rotasyonda 4 ya da daha fazla (8, 16, 32, 40, 64, 256, 320) kesit almasina

olanak saglayan dedektor yapisidir (Sekil 2).2°

surekli rotasyondaki x-1sIn

‘ n tupu ve detektoran izledigi
” * rJ yol

hasta hareketinin yonu ==

spiral taramanin U U

baslangi¢c noktasi

Sekil 2. Spiral BT caliyma prensibi
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2.1.2 Bilgisayarli Tomografi Fizigi

2.1.2.1 Bilgisayarli Tomografinin Bilesenleri

BT cihazi tarayici, bilgisayar ve goriintiileme birimi olmak {izere ii¢ temel

boéliimden olusmaktadir.?®

2.1.2.1.1 Tarayic1

Tarayici masa ve gantriden olusur. Gantri, basit ifadeyle ortasinda hastanin
girdigi agiklik bulunan donen bir halkadir. Gantri {izerinde karsilikli olarak
yerlestirilmis tiip ve dedektor sistemi bulunmaktadir. Kesitsel goriintii elde
edebilmek i¢in, gantri belli bir hizda donerken, tiipten ¢ikan X-151n1 kolime edilerek
yelpaze seklinde bir X-151n1 demeti haline getirilir. Kolime edilmis X 1s1n1 goriintii

kalitesini artirdig1 gibi hastanin alacagi radyasyon miktarini da azaltmaktadir.

Hastanin viicudundan gegen X-1s1n1 demeti tiiplin karsisina yerlestirilmis
dedektorler tarafindan algilanir ve goriintii olusturmak tizere bilgisayara gonderilir.
Hasta viicudundan gegerken gegtigi dokunun &zelligine gore farkli miktarlarda
atenliasyona (zayiflamaya) ugrayan X-isinlar1 dedektor tarafindan algilanir ve
bilgisayara iletilir. Bilgisayarda karmasik matematiksel islemlerle, X 1sinlarinin
gectigi alanin her noktasinda ateniiasyon degerleri hesaplanir. Bu islemler sonucu
gelen X 151n1 yogunluguyla orantili bir elektrik sinyali olusturulur ve bu sinyal

dijitalize edilerek goriintii olusturulur.
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2.1.2.1.2 Bilgisayar

Bilgisayar iinitesi, tarayici iiniteden gelen bilgilerin degerlendirilip islendigi
yerdir. Bilgisayarda, matematiksel islemler ve algoritmalarla elde edilen sonuclar,
tarama alanini temsil eden sayilardan olusmus bir haritaya doniistiiriiliir. Bu isleme
“rekonstriikksiyon” denir. Bilgisayarda olusturulan haritanin gorsel bir iiriine

doniigsmesi i¢in goriintii linitesinde islenmesi gerekir.
2.1.2.1.3 Goriintiileme Birimi

Bilgisayar biriminde olusturulan, sayilardan olusan harita, goriintiileme
biriminde gorsellestirilir. Goriintiilleme biriminde, harita elemanlarinin aldiklari
rakamsal degere gore gri renk skalasinda bir renk kodu verilir. Bu harita 0-255 aras1
deger alabilen toplamda 256 gri renk tonunda renklendirilerek bir resim olusturulur.
Resmi olusturan bu noktalara “piksel” ad1 verilir. iki boyutlu olan bu resim aslinda
ic boyutludur. Kesitin kalinlig1 3. boyutu olusturur. Piksel yiizeyinin kesit kalinlig1
ile ¢arpimi1 sonucu olusan hacme ise, hacim eleman1 anlamina gelen “voksel” ad1
verilir. Her bir voksel organizmayi gegen X-1sininin ateniiasyonunu gosteren,
Hounsfield Unitesi (HU) ile 6lciilen sayisal bir deger tasir (Sekil 3). Piksel sayisini
belirten noktalar ve ¢izgilerin birlesiminden olusan 6rgiiye de “matriks” ad1 verilir.
BT cihazlarinin teknolojik gelisimiyle paralel olarak farkli matriks boyutlar:
olabilir (256x256, 512x512, 1024x1024 gibi). Matriksin boyutunun goriintiiniin

olusturuldugu alana (FOV) bdliinmesi, her bir pikselin boyutunu belirler.
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Sekil 3. Piksel (a x b), Voksel (a x b x d), FOV (D)

2.1.2.2 Gantri Rotasyon Siiresi

Gantri rotasyon siiresi 1995 yilinda 1 sn’nin altina indirilmis olup

27 Gantri

glinlimilizde kullanilan sistemlerde 0.2 sn’ye kadar diisiiriilmistiir.
rotasyon siiresini kisitlayan parametre, doniis sirasinda mekanik sistem iizerine etki
eden merkezkag kuvvetidir. Gilinlimiiz sistemlerinde minimum rotasyon
stiresi/maksimum donlis hizinda gantrinin maruz kaldig1 kuvvet 30 g’ye
ulagabilmektedir. Gantri rotasyon siiresinin kisalmasi hareket artefaktlarini belirgin

olarak azalttig1 gibi ayni siire i¢inde daha genis alanlarin taranabilmesine olanak

saglamig ve longitiidinal (z eksen) ¢oziintirliigii de artmstir.

Tarama zamaninin 1 sn’nin altina indirilmesi i¢in gantri tasariminda, gantri
motorunda, veri iletim sisteminde ve X 111 tiiplinde baz1 degisiklikler yapilmasi
gerekmistir.?> Gantrinin rotasyonuyla gantriyi etkileyen merkezkag kuvveti gantri

rotasyon siiresinin daha da kisaltilmasini sinirlayan en 6nemli faktordiir. Gantrinin
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bu kuvvet artisin1 karsilayacak bicimde yeniden diizenlenmesi gerekmektedir.
Yine, tarama zamani kisaldik¢a birim zamanda 6l¢iilen veri miktari artmaktadir. Bu
miktardaki verinin iletimi diisiik voltajli slip-ring yonteminden farkli, daha ytiksek
hacimli ve hizli veri iletim sistemlerine ihtiya¢ dogurmustur. Tarama zamaninin
kisalmasi tiipe uygulanan merkezkag¢ kuvvetini artirdigi gibi tlipiin iirettigi X-151n1
miktarinin artmasini ve dolayisiyla tiipiin sogutma yeteneginin iyilestirilmesini de

gerektirmigtir.?®

2.1.2.3 Cok Sayida Dedektor

CKBT ilk olarak 1990 yilinda kullanilmis olup dedektdr yapist CKBT
teknolojisinin temelini olusturmaktadir. Konvansiyonel spiral BT den farkli olarak
CKBT sistemlerinde ¢ok sayida dedektor iceren bir matriks yapis1 bulunmaktadir.
Bu dedektor siralarimin farkli kombinasyonlarinin secilmesi ile degisik kesit

kalinliklarinda ¢ok kesitli incelemeler yapilabilmektedir.

CKBT’de, en ince kesit kalinligin1 belirleyen faktor, en kiiciik dedektor
elemaninin z-eksenindeki (longitiidinal eksen) genisligidir. Minimum kesit
kalinlig1 cihaza gore degisken olup bazi sistemlerde 0,5 bazi sistemlerde ise 0,625
mm’dir. CKBT’de gantrinin tek doniisii ile genis hacimler taranabilmekte olup hizli
bir tarama gerceklestirilebilmektedir.?>** Bu sayede anjiografik incelemeler,
koroner incelemeler, ¢ocuklarin degerlendirilmesi ve bilinci kapali hastalar gibi

hizl1 ¢ekim gereken durumlarda avantaj saglanabilmektedir.
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2.1.2.4 Veri Elde Etme Sistemi (Data Acqusition System, DAS)

Dedektorden gelen veriler, cihazin yaziliminin belirledigi kadar kanaldan
DAS’a aktarilir. Bu islem bilgisayarda 6zel bir program tarafindan yapilir. Bu
program tarayicidan bilgisayara gonderilen ham veriden (raw data) istenilen
diizlemdeki pikselleri goriintii olusturacak sekilde birlestirir. Bu isleme

rekonstriiksiyon/reformasyon denir.?!
2.1.3 Bilgisayarli Tomografide Goriintliniin Olusturulmasi (Rekonstriiksiyon)

BT goriintiisii, dedektdr tarafindan algilanan X-151m1  ateniiasyon
degerlerinin farklarinin matematik fonksiyonlar ile islenmesi sonucu olusturulur.
Rekonstruksiyon denilen bu islemlerle her pikselde ne kadar X-isin1 oldugu
belirlenir ve goriintiiye grinin tonlamalar1 seklinde iki boyutlu olarak aktarilir.
Gelisen rekonstruksiyon yontemleri ile goriintiinlin daha hizli ve daha net bir

sekilde olusturulmasi saglanmastir.

Spiral BT de, aksiyel BT nin aksine kesitin baslangici ve bitisi ayn1 noktada
birlesmemektedir. Bu nedenle konvansiyonel BT lerde kullanilan rekonstriiksiyon
teknikleri spiral BT de ise yaramamakta olup spiral verinin diizlemsel (planar)
veriye ¢evrilmesi igin 180° ve 360° lineer interpolasyon algoritmalari
gelistirilmistir. Interpolasyon farkli bir yerde ve degeri bilinmeyen bir noktadaki
olasi degeri tahmin etmeye dayanan bir yontemdir. 360° interpolasyon
algoritmasinda tiipiin her tam doniisliniin a¢1 pozisyonunda, z-ekseninde segilen
noktaya en yakin iki noktanin interpolasyonu kullanilir. Daha sik kullanilan180°

interpolasyon daha karmasik bir yontem olup tiip-dedektor arasindaki X-151m1
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ateniiasyonunun her iki yonde esit olmasi esasina dayanir. Dedektor-tiip arasindaki
151n i¢in ikinci bir sanal spiral hesaplanarak, gercek ve sanal spiraller arasindaki a1

interpole edilir ve goriintii olusturulur.®?

Giliniimiiz CKBT cihazlarinda ise 180° lineer interpolasyon algoritmalari
yerine ¢ok noktali (multipoint) rekonstriiksiyon algoritmalar1 kullanilmaktadir.
‘Multipoint’ rekonstriiksiyon algoritmasinda verilerin 6rneklenmesi de optimize
edilmis olup bu sekilde z-ekseninde (longitiidinal eksen) Ornekleme miktari

artirllmig ve boylece sinyal/gliriiltii orani artmigtir.>!
2.1.4 Bilgisayarli Tomografide Radyasyon Dozunun Onemi

Bilgisayarli tomografi (BT) taramalarmin tibbi faydalar1 biiylik olmasina
ragmen, 1980'lerden bu yana kullaniminin artmasi ve 6zellikle de c¢ocuklukta
iyonizan radyasyona maruz kalinmasi olas1 kanser riskleriyle ilgili endiseler
dogurmaktadir.’3-3> BT taramalarindan iyonize edici radyasyon dozlari tipik olarak
5-50 mGy (Mili gray) araligindadir. Radyasyon ile iligkili kanser riski
degerlendirilmesi, Japonya’da atom bombalarindan sag kurtulanlarin hayat boyu
takibiyle yiiksek doza maruz kalan insanlarda yapilmis olup, tanisal radyolojik
incelemeler gibi diisiik dozdaki X-1s1nimin dogrudan kanser yapma potansiyelini
degerlendirmenin pratik olmadig1 diistiniilmiistiir.’®37 Birlesik Krallik’ta yapilmisg
bir ¢alismada, 1985-2002 yillar1 arasinda BT incelemesi yapilan 180.000 geng
hastanin, BT taramasindan kaynaklanan radyasyon dozlari ile 16semi ve beyin
kanseri risklerinin arttig1 rapor edilmis ve bu ikisi igin risk tahminleri verilmistir.3®

Koroner BT anjiografi ¢ekilen olgularin degerlendirildigi baska bir c¢aligmada
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kanser riskinin arttig1 ve bu hastalarda goriilebilecek kanserin cogunlukla akciger
kanseri oldugu bildirilmistir.>® Ayrica, yapilan ¢alismalarda pediatrik yas grubunda
radyasyon iligkili kanser riskinin erigskin gruptan daha yiiksek olabilecegi

gosterilmistir.*

BT incelemelerinin kanser riski ile ilgili yapilan ¢aligmalara ragmen, BT
incelemelerinin kanser ile direkt iligkisi oldugu ile ilgili uzmanlar arasinda bir goriis
birligi yoktur.**> Bu nedenle ALARA (As Low As Reasonably Achievable)
prensibine gore kabul edilebilir en diisiikk dozda goriintiilemeyi gerceklestirmek

gerekmektedir.*?

2.1.5 Radyasyon Dozu Birimleri

X-1sinlarinin havayi iyonlastirma yetenegine ekspojiir (Exposure) denir ve
birimi Roentgendir (Rontgen, R). Normal kosullar altinda 1 ¢m?® havada bir
elektrostatik yiik birimi iiretecek radyasyon miktar1 1 R’dir. Bu tanim belli bir
noktada havadaki radyasyon konsatrasyonunu ve havada belli bir hacimde olusan
iyonlagsmay1 ifade eder ancak, i1sinlanan dokunun 1sin absorbe etme miktarini

belirtmez.

Belli bir noktada birim kiitlenin absorbe ettigi enerjinin miktari, absorbe
edilen radyasyon dozu olarak ifade edilir ve Gray (Gy) ya da Rad (rad) birimi ile
olgiiliir. 1 Gy, bir 1s1nlama esnasinda ortama 1 joule/kg enerji aktaran radyasyon
dozudur. 1 Gy, 100 rad’a esit olup bu 6l¢iim radyasyon dozunun nerede emildigini

belirtmez.
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Efektif doz, radyasyon dozunun nerede emildigini hesaba katar ve esdeger
tim viicut dozunu yansitmaya calisir. Bu deger, farkli iyonizan radyasyon
kaynaklar1 i¢in (alfa, beta, gamma, x 15101 radyasyonu) farkli olan kalite faktorii ve
absorbe edilen doz degerinin ¢arpimiyla elde edilir. X ve gamma 1sinlar1 i¢in bu
carpan 1’dir. Birimi Sievert (Sv) ya da Rem (rem) olup, 1 Sv, 100 rem’e esittir.
Efektif doz hesaplamak i¢in farkli yontemler gelistirilmis olup, bu yontemler genel
olarak BT tetkiklerinden radyosensitif organ dozunu tahmin etme yetenegine
baglidir. Bununla birlikte bu organlarin radyasyon dozunu belirlemek i¢in dogrudan

bir 6l¢iim olanakli degildir.**
2.1.6 Bilgisayarli Tomografide Kullanilan Radyasyon Dozu Parametreleri

2.1.6.1 Bilgisayarl1 Tomografi Doz Indeksi (Computed Tomography Dose Index,

CTDI)

Giinlimiizde BT cihazlar, tetkik Oncesi ve sonrasinda hacimsel BT doz
indeksi (CTDlyo1) ve doz uzunluk ¢arpimi (Dose length product, DLP) degerlerini
gostermektedir (Sekil 4). CTDI parametresi ilk olarak BT dozunun hesaplanmast
icin 1980 yilinda kullanilmis olup zaman igerisinde BT teknolojindeki gelismelerle
birlikte modifiye edilmistir.** CTDI, BT i¢in baslica doz 6lgiim kavrami olup

giiniimiizde CTDlIyo1 olarak kullanilmaktadir.
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Total mAs 6284  Total DLP 965 mGycm

Scan kv mAs /[ ref. CTDMvor DLP Tl cSL

mGy mGycm S mm
Patient Position F-SP
Topogram 1 120 19 mA 007L 30 43 06
Topogram 2 120 19 mA 007L 36 53 06
Non Contrast 3 120 105 / 120 703L 2047 05 06
PreMonitoring 4 100 23 081L 08 05 100
Contrast

Monitoring 5 100 23 485L 49 05 100
DE_Abdo Arter 1A 100 157 1 190

1B Sn150 8/ 95 9NML 2692 05 06
DE_Abdo Ven 12A 100 176 /190

12B Sn150 85 | 95 10.14L 4789 05 06

Sekil 4. Cift Enerjili Abdomen BT Doz Bilgileri

CTDI, z ekseni boyunca bir dizi ardisik 1sinlamadan kaynaklanan ortalama
absorbe edilen dozu ifade eder. CTDI genellikle aksiyel diizlemde X-151m
kaynaginin tek bir doniisiinden Ol¢iiliir. CTDI, yeterli uzunlukta, araliksiz ¢ok
sayida kesit iceren BT taramasi yapildiginda, tarama alaninin merkezindeki
ortalama dozu (Cok Sayida Taramanin Ortalama Dozu, Multiple Scan Average
Dose, MSAD) tahmin etmeye ¢alisir.*® MSAD belli bir tarama aralig1 i¢in tarama
alaninin merkezindeki ortalama dozu ifade eder ancak hesaplanmasi i¢in ¢ok sayida
isinlama gerektirir. CTDI, bu deger tahmininin daha kullanish ve nominal olarak

esdeger yontemini sunmustur.

BT incelemesinde bir dizi taramadan olusan dozun ifadesi igin, tiipiin
ardisik doniislerinden kaynaklanan X-1s1n1 demetleri arasindaki bosluklar (gap) ya
da st iiste binmelerin (overlap) hesaplanmasi gerekir. CTDIyo1 doz tanimi ile bu

hesaplama saglanir.

NXT
CTDI,,; =

X CTDI,
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Denklemde I simgesi ile aksiyel tarama basina masadaki ilerleme (mm)
ifade edilirken toplam nominal 151n demeti kalinligi NXT olarak ifade edilmistir.
Pitch, masanin bir doniiste aldig1 yolun, toplam nominal 151n demeti kalinligina
(NXT) orani olarak tanimlanmaktadir.*’” Pitch faktorii de goz oniine alindiginda

CTDlyo1 hesaplamasi su sekilde gergeklestirilir:

CTDI,,; = 1/pitch x CTDI,,

CTDlyol, «pitch” gibi BT ¢ekim protokoliine ait bir bilgiyi de icerdiginden
dozun kullanigh bir gostergesidir. Birimi mGy olup, standardize edilmis bir fantom
icin tarama hacmi igerisinde dogrudan 6l¢iilen ortalama doz miktarini ifade eder.
Farkli ireticilerin kendi BT sistemleri i¢in verdigi CTDI degerleri farklidir.
Bununla birlikte CTDlyo1, farkli boyut, sekil ya da ateniiasyona sahip cisimlerin
veya 100 mm’lik integrasyon limitleri u¢larindaki sagilmanin 6nemli bir kismint
ihmal ettiginden ortalama dozu temsil etmez.*® Ayrica tarama uzunlugundan
bagimsiz bir kavram oldugundan, tarama hacmine depo edilen toplam enerjiyi

gostermez.

2.1.6.2 Doz Uzunluk Carpimi (Dose Length Product, DLP)

Doz uzunluk ¢arpimi, tarama protokolii tarafindan verilen toplam enerjinin
daha iyi ifade edilebilmesi icin, absorbe edilen doza tarama uzunlugunun da
katilmasi ile hesaplanir. Birimi mGycm olup, CTDIyo1 un tarama uzunlugu (cm) ile
carpilmasi ile hesaplanir. DLP, tetkikin tiimiinde absorbe edilen toplam enerji ve

potansiyel biyolojik etkiyi yansitir.*’
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2.1.6.3 Efektif Doz

1975 yilinda, homojen olmayan radyasyondan kaynaklanan zarari
degerlendirmek igin "efektif doz" kavrami tanimlandi.>® Efektif dozun birimi mili-
Sievert (mSv) olup cinsiyet ve yas lizerinden ortalama radyasyon hasarini yansitir.
Hesaplanmasinda standart bir viicut i¢in matematiksel bir model kullanildigindan,
herhangi bir birey i¢in bir risk gostergesi degildir. Efektif doz, tanisal tetkiklerin
biyolojik etkilerini karsilagtirmada kolaylik saglar. BT’de efektif doz, DLP
degerinin incelenen viicut bolgesinin, o bdlgeye ait katsayi ile ¢arpilmas ile
hesaplanabilmektedir.’! Bu katsay1 eriskinde abdomen igin 0,015 mSv mGy'cm™!

dir.?

2.1.7 Bilgisayarli Tomografide Doz Azaltma Y6ntemleri

2.1.7.1 Tiip Akimi ve Pik Kilovoltaj (kVp)

BT de tiip akim1 (mA, miliamper), X 1s1n1 tiiptindeki elektron akis miktarini
kontrol eder ve hasta dozunu etkilemede en dnemli parametrelerden biridir. Tiip
akimindaki artis, diger faktorler sabit tutuldugunda goriintiideki giiriiltiiyii
azaltmakla birlikte hastaya daha yiiksek radyasyon dozu verilmesine neden olur.
Gantri rotasyon siiresi, BT i¢in 1sinlama siiresini belirler ve gantri rotasyon
stiresinin azalmasiyla hasta dozu azalir. BT de tlip akim miktar1 miliamper saniye
(mAs) ile Olciilmekte olup bir tarama siiresi boyunca iiretilen X-1s1m1 sayisint

kontrol eder ve X-1s1n1 foton sayisini belirler.!?

BT de X-151m1 foton enerjisi ise tiip gerilimi (kVp) ile kontrol edilmekte

olup; tiip geriliminin artmasiyla X-1s1n1 foton enerjisi artar. Tilip akimindan farkl
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olarak, radyasyon dozu tiip geriliminin karesi ile iliskilidir. Daha diisiikk kVp
degerleri hasta dozunu azaltmakla birlikte foton yetersizligi giiriiltiisii ve artan
artefaktla sonuclanacak, diisikk kVp’de artan giiriiltii nedeniyle tlip akim 1ginlama
stiresi (mAs) artacaktir. Bu nedenle incelemelerde optimum kVp degerleri
secilmelidir. Ornek olarak ¢ogu hastada, abdominal BT, 140 kVp yerine 120 kVp'de
optimum sekilde gerceklestirilebilir; bu da radyasyon dozunda 9%20-40'lik bir

azalma saglar.>?
2.1.7.2 Masa Hiz1 (Pitch)

X-151n1 tiipiiniin bir doniisii sirasinda masanin ilerleme mesafesinin, X 1g1n1
demeti kalinligina orani pitch olarak tanimlanir. Diger parametreler sabit
tutuldugunda pitch degerinin artmasi, incelenen bolge daha kisa siirede 1sinlanacagi
icin, radyasyon dozunun azalmasi ile sonuglanir. Ayrica artan pitch degeri ile nefes
ve hareket ile iligkili artefaktlar azalirken foton yetersizligine baglh giiriiltii artar.
Bu nedenle belirli durumlarda pitch doz azaltim araci olarak kullanilamaz. Pitch
secimi, uygun hasta dozu ve goriintii kalitesiyle sonuclanacak mA secimi ile

dengelenmelidir.>*
2.1.7.3 Otomatik Isinlama Kontrolii (OEK)

OEK’nin temel prensibi, tiip voltaj1 ve istenilen giiriiltii oran1 secildikten
sonra tarama sliresi boyunca tlip akiminin, tarayici tarafindan degistirilmesidir.
Hastanin daha ince bdlgelerinde doz azaltilarak goriintli kalitesi sabit tutulur ve
homojen bir goriintii kalitesi elde edilir. OEK’nin yanlhs kullanimi giiriiltiide

artmaya neden olabilmektedir.!!-%
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2.1.7.4 Tek Faz Goruntileme

Cok fazli (Multifazik) gerceklestirilen incelemelerde, tekrarlanan taramalar
nedeniyle hastaya verilen radyasyon dozu artmaktadir. 2011 yilinda yayinlanan
500 hasta ile gergeklestirilen ¢ok fazli BT incelemelerinin degerlendirildigi bir
caligmada, hastalarin %52’sinde endikasyon dis1 en az bir faz (kontrastsiz, arteriyel,
portal veya vendz faz) goriintii bulundugu, hasta popiilasyonunun %12’sinde ise
kontrastsiz fazin gereksiz oldugu ortaya konulmustur.’® Bu nedenle ¢ok fazli
incelemelerde  tetkik endikasyonunun dikkatle degerlendirilmesi ve gereksiz

tetkikten kagiilmasi gerekmektedir.
2.1.7.5 Diger Yontemler

Tanisal goriintiilemede Onemi bulunmayan, diisiik enerjili X-1sinlarinin
hastaya ulagmasini engelleyen filtreler kullanilarak hastanin alacagi radyasyon
dozu azaltilabilmektedir. BT’de uygun hasta pozisyonlanmasi, dedektor boyutunun
uygun se¢ilmesi, dogru endikasyonla tetkik yapmak ve iteratif rekonstriiksiyon

teknikleri hasta dozunu azaltmada kullanilan yontemlerdendir.>’>°

2.1.8 BT de Goriintii Kalitesini Etkileyen Etmenler

BT’de goriintii kalitesi kontrast ¢oziiniirligii, uzaysal ¢oziiniirliik, girtilti,
artefaktlar, kontrast/giiriiltii oran1 ve sinyal/giiriiltii oranlarina gére degerlendirilir.

2.1.8.1 Kontrast Coziiniirligl

iki farkl1 dokunun boyut ve seklinden bagimsiz olarak yogunluklarmnin ayirt

edebilme kapasitesidir. Cisim ve gorlintii kontrasti olarak iki sekilde ele
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alinmaktadir. Goriintii kontrasti, incelemeyi yapan kisinin pencereleme ayarina
bagli olarak degisir, kullanict bagimlidir.

Cisim kontrast1 ise ateniiasyon farkliliklarina baglidir. Farkli dokulardaki
absorbsiyon ve sacilmaya bagli olarak detektorlere ulasan X 1s1mm1 yogunlugu
degisir. BT de kullanilan yiiksek kV nedeniyle, X 1s1ni-doku etkilesimi ¢ogunlukla
Compton sagilmasi seklinde olur. Compton sacgilmasi sirasinda olusan farkll
atenliasyon degerleri, doku elektron dansitesindeki farklilifa (yani yogunluk
farklarina) baghdir.  Goriintii kontrastt BT gorlintii skalasina baghdir. BT
numaralar1 imajlarin rekonstriilksiyonu sirasinda hesaplanan voksel atentiasyon
katsayilarindan olusur. Ideal bir durumda su icin tiim piksel degerleri sifir olarak
Ol¢iilmelidir. Ama gercekte piksel degerleri ortalama bir deger olusturacak sekilde
varyasyon gosterirler (Sekil 5). Ortalamadan sapmay1 olusturan farkli piksel
degerlerine giiriiltii denir. Bir tarayicinin kontrast 6lgegini degerlendirmede belli
BT numaralarin1 (su, yag, hava, kemik vb) igeren test fantomlar1 kullanilir.
Herhangi bir anda su fantomu BT cihazinda incelendiginde piksel degerleri (HU)
her alanda ayni1 olmalidir. Tiim ateniiasyon degerleri +/- 2 SD ig¢indeyse kabul
edilebilir. X 1sinlarinin enerjisi, dokunun dansitesi ve atom numarasi kontrast

cozlintlirliigiini etkileyen faktorlerdir.
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Piksel sayisi
A

Sekil 5. Ortalama BT numarasini veren, normal dagilim gosteren BT numaralar1 (SD:
standart deviasyon=giiriiltii)

2.1.8.2 Uzaysal Coziiniirliik

Kenar bulaniklig1 veya birbirine komsu iki dokuyu ayirma giicii olarak
adlandirilabilir. Uzaysal ¢oziiniirligli en iyi piksel boyutu temsil eder. Piksel
boyutu ve FOV’un artmasi, incelenen objenin kontrastinin azalmasi uzaysal
¢Oziiniirligl azaltir. Ayrica dedektor boyutu ve konsantrasyonu, pitch, hasta dncesi
ve sonrasi kolimasyon, fokal spot boyutu da uzaysal ¢oziliniirliigii etkilemektedir.
Kolimasyon tiipten ¢ikan X 1silarinin demet haline getirilmesidir. Kolime edilen
X 1sinlart dokudan gectikten sonra, diger ucta dedektorlere ulasir. Sagilan X
isinlarinin kolimasyonla azaltilmasi kontrast ¢oziiniirliiglinti arttirirken, dedektor
sayisinin arttirilmasi da uzaysal ¢oziiniirliigii arttirir. Rekonstriiksiyon filtrelerinin
kullanilmasi, piksel boyutu ve FOV’un kiictiltiilmesi, pitch ve kesit kalinliginin
azaltilmas1 uzaysal ¢Oziiniirliigli arttirir. Anot iizerinde elektronlarin ¢arparak X

1sininin salindigr alana fokal spot denir. X 1sinlarinin objeye yonlendirilebilmesi
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icin anota ag1 verilmelidir. Anot ag¢is1 azaldikca fokal spotun izdiisiimii olan efektif
fokal spot kiiciiliir. Fokal spot kiiciildiikge goriintii keskinligi artar.

2.1.8.3 Giirtiltii

Bir dokunun BT numarasinin, ortalama bir degerin altinda ve iistiinde
degisimidir. Giiriiltii oran1 yiikseldik¢e goriintii graniile hale gelir. Radyasyon dozu
arttik¢a giiriiltii azalir. Su iceren bir fantomun BT numaralarinin ortalama bir deger
etrafinda degistiginden yukarida bahsedilmigtir. Uniform (tek bir maddeden
olusan), homojen nesnelerin BT numaralarindaki bu oynamalar goriintiiniin
graniiler olmasina neden olur (Sekil 6). Bu durum goriintii olusumunda sinirlt
sayida foton kullanilmasina baglidir. Dijital radyografide, goriintii giiriiltiisii her
piksele diisen foton sayisina baghdir. BT de ise X 1sinlar1 piksele degil dedektor
Olciimlerine etki eder. Yani BT giiriiltiisii, her bir dedektor Slgiimiine etki eden X
15101 sayisiyla ilgilidir. Piksel boyutu, mAs, kVp ve kesit kalinligi arttik¢a, detektore
ulagan X 1511 sayisint da arttiindan giiriiltii azalir. Rekonstriiksiyon filtreleri de
goriintiideki giirtiltiiyii etkiler. Yumusak filtreler bulanikligi artirip, giiriiltiyi
azaltir, sert filtreler ise bulaniklif1 azaltirken, giiriiltiiy@i arttirir. Yumusak doku
degerlendirilmesinde giiriilti bulanikliga gore daha sinirlayict oldugundan
yumusak filtreler kullanilir. Kenarlarin ve kiiciik ayrintilarin degerlendirilecegi
cekimlerde ise uzaysal ¢oziiniirliigii artirmak 6nemli oldugundan bulaniklig
azaltan sert (keskin) filtreler kullanilir. Giiriiltii 6lglilen BT numaralarindaki

standart sapmaya (SS) esittir ve SS arttikca giiriiltii de artar.
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Ortalama BT numarasi=0

Uniform su fantomu Min: -4 Max:+4

Resim 1. Uniform maddeden olusan graniiler goriintii gosterilmektedir.

2.2 Cift Enerjili (Dual Enerji) Bilgisayarh Tomografi (DEBT)

Cift Enerjili Bilgisayarli Tomografi, iki farkli x-151n1 enerji spektrumunu
kullanarak iki veri setinin elde edilmesini saglayan, bdylece farkli materyalleri
birbirinden ayirt etme olanagi veren bir BT yontemidir. DEBT, farkli materyalleri
temel bilesimlerine gore karakterize etme potansiyeline sahiptir.6°-62 Cift enerjili
yontemlerin materyal ayrimi potansiyeli 1970'lerin sonundan beri bilindigi halde,
bu teknigin klinik uygulamasi, teknolojik donanimdaki yetersizlikler, yiiksek
giiriiltii oran1 ve uzun tarama siireleri nedeniyle, o yillarda kullanilan BT tarayicilar
ile miimkiin olmamigstir. 2006 yilinda ¢ift kaynakli BT sisteminin (Dual Source
DEBT, dsDEBT) tanitilmasi, farkli x-151n1 spektrumlari ile eszamanl taramaya izin

verilmesi, ¢ift enerji uygulamalarina olan ilginin artmasini saglamigtir.>
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DEBT, iki ayr enerjide x-15mn1 spektrumu kullandigindan literatiirde
“spektral BT” olarak da adlandirilmaktadir. iki ayr1 foton spektrumu, tek bir X-1s1n1
tiipiiniin  voltaj1 degistirilerek, farkli enerjilere duyarli tabakalardan olusan
dedektorler kullanilarak ya da ayni anda fakli voltajda ¢alisan tiipler kullanilarak
elde edilebilmektedir.®> Giiniimiizde BT teknolojisindeki gorece yeni gelismeler,
iki farkli enerji seviyesinden gelen verilerin hizli ve eszamanli olarak toplanmasina
imkan vermekte, diger bir problem olarak karsimiza ¢ikan goriintiideki giiriiltii ise

gelistirilmis iteratif rekonstriiksiyon teknikleri ile azaltilmaktadir.

DEBT ile yapilabilen sanal kontrastsiz goriintii olusturma, iiriner tas analizi,
perflizyon goriintiilemeler, metal artefaktlarinin giderilmesi gibi pek ¢ok uygulama

yardimiyla BT nin tanisal alandaki giici arttirilmistir.
2.2.1 Cift Enerjili BT Sistemleri

2006 yilinda ilk DEBT cihazimin (Cift kaynakli DEBT) piyasaya
cikmasindan sonra DEBT teknolojisinde gelismeler yasanmis ve farkl {ireticiler

farkli prensiplerle ¢alisan DEBT cihazlarini piyasaya siirmiislerdir (Tablo 1).
2.2.1.1 Cift Kaynakli DEBT

Birbirine 90° ag1 (ortogonal) ile yerlestirilmis iki adet tiip ve bunlara karsilik
gelen detektorlerden olusan bu sistemde ayni anda yiiksek ve diisiik enerjili X-151m1
spektrumu ile tarama yapilabilmektedir (Sekil 7). Ayri tliplerin kullanilmasi, her iki
tiip i¢in tlip voltaj1 ve akimmnin bagimsiz olarak ayarlanmasini saglar, diisiik ve
yikksek enerji spektrumlarinin ayrilmasini  optimize eder. Bu ydntemin

dezavantajlar1 ise ortogonal yerlestirilmis tiipler nedeniyle ortaya cikan sacilma
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radyasyonudur. Ayrica dedektorler arasindaki 90° ag1 nedeniyle yiiksek ve diisiik
enerjilerin algilanmasinda ¢eyrek doniisliik (en az 70 ms) bir gecikme olmaktadir.
Bu durum da 6zellikle hasta hareketi varliginda DEBT rekonstriiksiyon islemlerini

zorlastirir. Bu sistemin diger bir dezavantaji ise yiiksek maliyetidir.>-¢+6

Cift tiiplii BT’ nin bir diger dezavantaji ise teknik nedenlerle tiiplerden
birinin FOV’unun digerininkinden daha kiiciik olmasmi gerektirmesidir. ikinci
nesil dsDEBT’de birincil tiipiin FOV’u 50 cm iken ikincil tlip i¢in FOV’un 26 cm
olmasi 6zellikle abdominal DEBT uygulamalarina, abdomende kismen yetersiz
kapsama alan1 nedeniyle sinirlamalar getirmekteydi.®® Ugiincii nesil dsDEBT de ise
birincil tiiptin FOV’u yine 50 cm iken ikincil tiipte FOV’un 35 cm’ye ¢ikartilmasi

FOV’dan kaynaklanan kisitlamay1 biiyiik 6l¢iide ¢cozmektedir.
2.2.1.2 Hizli kVp Degistiricili DEBT

Bu sistemde tek tiip ve tek dedektdr bulunmaktadir. Bu yontemde X 1s1m1
tiipii, yiiksek ve diisiik kVp degerleri arasinda ¢ok hizli gegis yapabilme yetenegine
sahiptir (yaklasik 50 mikrosaniye). Bu yontemle tiip voltaji yiiksek bir deger ile
diistik bir deger arasinda degistirilir ve veriler her projeksiyon i¢in iki kez toplanir.
Sistemin donme hizi, bu ek projeksiyonlarin elde edilmesi ve voltaj
modiilasyonunun ylikselme ve diisme siirelerine erismek i¢in azaltilmalidir. Bu
nedenle, gantri rotasyon stiresi 0,5 saniye veya daha uzun olmalidir. Bu yontemde
tiip voltaj1 degisirken giicli sabit tutabilmek i¢in tiip akiminin sabit tutulmast
gerekmektedir. Bu nedenle radyasyon dozu yalnizca pitch, her bir rotasyondaki

1sinlama siiresi ya da kolimasyonla degistirilebilmektedir. Bu yontemin diger bir
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dezavantaji diisik kVP degerlerinde az foton salimmina bagh giiriiltiiyii
engellemek icin yiiksek akim kullanmasi ve buna bagli olarak hasta dozunu

artirmasidir.®’

2.2.1.3 Katmanl (Sandvi¢) Dedektér DEBT

Katmanl dedektor ile dedektor seviyesinde spektral ayrilma saglanir. Bu
sistemler tek bir kaynak ve ayirici kombinasyonundan olusur. Farkli X-1gin1 foton
enerjileri i¢in maksimum duyarliliga sahip 2 sintilatér katmanindan olusan oldukga
ozel dedektorler kullanirlar. Sistem, X 1smimnin polikromatik (Bremsstrahlung
spektrumu) dogasindan yararlanir ve tarama tek seferde yiiksek bir enerjide (120

68,69

veya 140 kVp) gerceklestirilir.

Bu sistemin bir avantaji milkemmel temporal (zamansal) ¢ozilintirliiktiir.
Enerji ayrim1 dedektor seviyesinde oldugundan ve kaynakta iiretilen farkli enerji
spektrumlarina dayanmadigindan, farkli enerji spektrumlarinin olugmasi arasinda
zaman gecikmesi yoktur. Bu da olas1 hasta hareketi i¢in nicel olarak dogru ve

saglam goriintiiler olugturulmasini saglar.

Bu sistemin en biiylik dezavantaji yetersiz enerji ayrimidir ¢linkii sintilator
dedektdrlerin absorbsiyon 6zellikleri, yiliksek ve diisiik X-1ginlarini arasinda keskin
bir ayrim saglayamaz. Bu sistemin kullanima nispeten yakin bir zamanda girmesi
nedeniyle, literatiirde bu DEBT tekniginin kullanildigi daha az sayida g¢alisma
bulunmaktadir. Sonug olarak, bu tasarimin ¢ift kaynakli veya hizli kVp degistirme

sistemleriyle karsilastirildiginda klinik etkinligi biiyiik 6lgtide bilinmemektedir.”®
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Yuksek kVp

Dusiik kVp

3

Yiiksek
kVp

C Katmanl: Dedektdr

Sekil 6. Farkhi calisma prensibine sahip DEBT sistemleri sematik gosterim. a- Cift kaynakh
DEBT, b- Hizl kVp degistiricili DEBT, c-Katmanh Dedektorli DEBT

2.2.1.4 Kaynakta X-1s11 Filtrasyonu ile (Twin Beam) DEBT

Bu tarayicilar gorece daha yeni teknoloji {iriinleri olup tek kaynak ve tek
detektdrden olusmaktadir. X-1s1minin enerji spektrumlaria ayrilmasi, 6zel olarak
ayrilmig bir filtre ile X-151m1 kaynagi seviyesindedir. Tiiplin ¢ikigina, altin ve
kalaydan olusan boliinmiis bir filtre yerlestirilir, boylece diisiik ve yiiksek enerji
spektrumlart ayrilir. Detektoriin ilgili yarilar1 daha sonra diislik ve yiiksek enerji
spektrumlarinin tespiti i¢in kullanilir. Bdylece inceleme tiim goriis alanim
kapsayacak sekilde tek bir taramada bitirilir. Bu sistemin en 6nemli avantajlarindan

biri de ucuz olmasidir.

Bu yontemin en 6nemli dezavantaji, hastanin bir boliimi yiiksek ve bir
boliimii diisiik enerjili 1s1nlandigindan, bir enerji ile taranan her vokselin sonunda
diger enerji ile taranmasi gereksinimidir. Bu nedenle gorece diisiik temporal
¢Oziiniirligl vardir. Ayrica tiip diizeyinde ayrilmig X-1ginlarinin dedektore ulagana

kadar birbiriyle etkileserek sacilma potansiyeli vardir. Ek olarak, X-i1sim1

31



filtrelerinin sagladiklar1 6tesinde optimal spektral ayirim ig¢in diigiikk ve yiiksek
enerjili fotonlarin akigini dengelemenin yolu sinirlidir. Bu sistemler ¢ok yakin
zamanlarda kullanima sunulmus olup, bu sistem tasarimini kullanan nispeten az

klinik ¢alisma vardir.”!72
2.2.1.5 Sekansiyel (Ardigik) Tarama

En diisiik donanimla, teknolojik a¢idan en basit sekilde DEBT elde etmenin
yolu sekansiyel taramadir. Incelenmek istenilen alanin 2 ayri seferde ya da her
gantri rotasyonunda ayr1 ayri diisiik ve yliksek enerji spektrumuyla taranmasindan
elde edilebilmektedir. Herhangi bir BT tarayici ile bu yontem uygulanabilmektedir.
Yontemin en 6nemli dezavantaji diisiik temporal ¢oziiniirliige sahip olmast ve
dolayisiyla hasta hareketi durumunda, kalp gibi hareketli organlarin

incelenmesinde, materyal ayriminda biiyiik siirlamalari olmasidir.>-%4
2.2.1.6 Gelismekte Olan DEBT Sistemleri

Halen incelenmekte ve gelistirilmekte olan en gelismis spektral BT
sistemlerinden biri foton sayma tarayicisidir. Bu tarayicilarin ¢aligma prensibi, X-
15101 ateniiasyonunu  Olgmek i¢in kullanilan foton sayma dedektorlerinin
kullanilmasidir. Teorik olarak, bu son derece 6zel ve verimli dedektorler her bir
vokseldeki X-151n1 fotonunu sayar ve enerji araligini dlger. X-1s11 spektrumunun
cok daha dar araliklarini algilayip spektral tepkilerine dayanarak, daha sonra ¢oklu
enerji materyal karakterizasyonu saglayarak, materyalleri tespit etmek ve

siniflandirmak i¢in kullanilabilir.”?
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Tablo 1. DEBT Tarayicilar: ve Yontemleri

DEBT Tarayicilar1 ve Yontemleri

Cift Kaynakli DEBT Birbirine 90 derece aciyla yerlestirilmis 2
adet tiip
Tarama yapilacak alan ayni anda 2 farkli
enerjide X-1g11 kullanilarak taranabilir

Tek Kaynakli Hizli kVp Tek tiip ve dedektér kombinasyonu

Degistiricili DEBT Diisiik ve yiiksek enerjiler arasinda ¢ok hizli

(submilisaniye) gecis yapabilen tiip yapisi

Tabakal1 (Sandvi¢) Dedektorlii
DEBT

Tek tiip ve dedektor kombinasyonu
Her katmani farkl enerji diizeyine maksimum
duyarli ileri derecede 6zellestirilmis dedektor

yapisi

Kaynakta X-151m1 Filtrasyonu ile
(Twin Beam) DEBT

Tek tiip ve dedektdr kombinasyonu

Tiip disinda X-1g1mn1m1 yiiksek ve diigiik
enerjili olarak ayiran filtre ve ayrilmis X-
1s1nin1 algilayan dedektdr yapisi

Tiim Tarama Alanininda
Sekansiyel (Ardisik)Tarama

Tarama alan1 2 farkl enerji diizeyi ile ayrn
ayri taranir

Teorik olarak uygun yazilimlar
kullanildiginda, herhangi bir BT tarayici ile
yapilabilir.

Her Gantri Rotasyonunda
Sekansiyel Tarama

Her bir gantri rotasyonunda yiiksek ve diigiik
enerji diizeyleri ile ardigik tarama

Tilim tarama alaninin sekansiyel taranmasiyla
kiyaslandiginda daha diisiik uzaysal ve
zamansal ¢oziiniirlitk

Cift Kaynak ve Filtrasyon
Temelli Kombinasyonlar

Cift kaynakli DEBT ve her iki kaynakta X-
1s1nim yliksek ve diisiik enerjili olarak ayiran
filtre

Yiiksek ve diisiik enerjili X 1s1mint ilgili
bolgeleri ile algilayan ayrilmis dedektor
yapisi

Uc ya da dort enerji seviyesindeki X 15111
kullanabilme potansiyeli

Foton Sayict Dedektor

Dedektor tabanli materyal ayrimi

X-151n1 spektrumundaki ¢ok daha dar
aralikliklar1 algilayarak, materyalin “K-
kenar1” 6zelliklerine gore ¢ok daha spesifik
ayirabilme yetenegi

Basarili bir sekilde BT ye uygulanabilmesi
halinde, multienerji materyal ayrimi
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Gelistirilmekte olan bir diger yontem ise ¢ift kaynakli ve her bir kaynakta
X-1s1n1 filtresi bulunduran BT dir. Bu sekilde tiglii ya da dortlii enerjili BT ¢ekimi

ve daha iyi materyal ayrimi miimkiin olacaktir.”
2.2.2 DEBT’de Temel Prensip ve Fizik Ozellikler

Tek enerjili BT ile, tek bir kaynak (X-1s1im1 tiipili) tarafindan farkli enerji
seviyesine sahip fotonlardan olusan (Polikromatik) bir 151n demeti yayilir, hastadan
gecer ve 151in demetindeki zayiflama bir dizi dedektor hiicresi tarafindan yakalanir.
Ortaya ¢ikan projeksiyon verileri, karmasik bilgisayar algoritmalariyla 6n islemden
gecirilip yeniden yapilandirildiktan sonra, tanisal yorumlama ig¢in kullanilan BT
kesitlerine doniistiiriiliir. Ote yandan, DEBT ile projeksiyon verileri bir yerine 2
farkli enerji spektrumunda elde edilir ve elde edilen bilgiler daha sonra rutin tanisal
yorumlama i¢in goriintiiler olugturmak iizere harmanlanir. Bu veri setleriyle daha

gelismis doku analizi ve materyal karakterizasyonu da miimkiindiir.”

Materyal ayrimi i¢in, 2 farkli enerji diizeyindeki X-1sininin monokromatik
enerjilerden olusmasi ideal durumdur. Bununla birlikte, klinikte kullanilan mevcut
X-151n1 tlipli teknolojisiyle, monokromatik X-1s1n1 spektrumlari iretmek miimkiin
degildir. Bu nedenle, klinik DEBT tarayicilar1 polikromatik X-1511 kaynaklar
kullanir, ancak farkli enerji spektrumlari arasinda miimkiin oldugu kadar az
kesisme olmasi1 saglanmaya calisilir. DEBT i¢in kullanilan standart pik enerjiler
tipik olarak 80 ve 140 kVp'dedir (Sekil 7). Bazi ¢ift kaynakli tarayict modellerinde,
ozellikle agir hastalar1 taramak icin 80 kVp yerine filtreli 90 veya 100 kVp

kullanilabilir. Alternatif olarak, 80 kVp'den daha diisiik enerjiler, bazt modellerde
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veya pediatrik goriintiileme gibi 6zel uygulamalar i¢in de kullanilabilir. Yiiksek
enerji kazanimlar i¢in, bazi1 modellerde 140 kVp yerine 150 kVp kullanilabilir.
Protokoller, tarayicinin markasina veya séz konusu 6zel uygulamaya bagli olarak

da degisebilir.%

Yogunluk

1 T T T T T
0.9[ g
0.8 ! -

0.7r .
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0.31

0.21

0.1f

0 20 40 60 80 100 120 140 Enerji (keV)

Sekil 7. 80 ve 140 kVp'de polikromatik X-1s1m1 spektrumu

Tanisal goriintiilemede, X 1sinlariin madde ile etkilesimi sonucu ortaya
cikan fotoelektrik etki ve Compton sacilmasi goriintii olusumunu saglayan esas
olaylardir. Compton sagilmasi X-1sinlarinin hedef atomun dig yoriinge elektronu ile
etkilesip dis yoriinge elektronunun atomdan koparilmasi ile olusur. Gelen X-
isininin - enerjisi azalir, yoni degiserek sacgilir. BT’de kullanilan tipik tlip
voltajlarinda, Compton sagilmasi genel ateniiasyona en biiyiik katkiy1 saglar.

Fotoelektrik etki; fotonun atomun en igteki yoriingesinden (K Shell) bir elektronun
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bir iist yoriingeye gecisi (Sekil) ve iist yoriingedeki elektronun boslugu doldurmak
icin en icteki yorlingeye hareketi sonucu ortaya ¢ikan fotoelektron formundaki
enerjinin salinmasi ile olusur.”” Fotoelektrik etki yiiksek atom numarasina sahip
maddeler i¢in 6nemlidir (Tablo 2). Bunun i¢in foton K ydriingesindeki elektronun
baglanma enerjisini yenecek enerjide olmalidir. K yoriingesi baglanma enerjisi her

atom i¢in farklidir, atom numarasi yiikseldikge artar.

IV. Enerji Dizeyi

32
18 \ ——ll. Enerji Diizeyi
8 >|l. Enerji Diizeyi

I. Enerji Dlizeyi

‘) Y Cekirdek

M
N

Sekil 8. Atomun enerji seviyeleri

K yoriingesi baglanma enerjisinden yiiksek enerji seviyelerinde, fotoelektrik
absorbsiyon artar. Artan fotoelektrik absorbsiyon sonucunda olusan goriintiide
ateniiasyon olur ve ateniiasyondaki tepe nokta K edge (K kenari) olarak adlandirilir.
K edge degeri de her atom i¢in farklilik gostermekte olup atom numarasi arttikca

artar.

36



Tablo 2. Fotoelektrik olay ve Compton sa¢ilmasim Etkileyen Faktorler

X-151n1 enerjisi artinca

Compton etkisi azalir

Fotoelektrik etki daha ¢ok azalir

X-1s1minin ateniiasyonu azalir

Atom numarasi artinca

Compton etkisi degismez

Fotoelektrik etki artar

X-151n1 ateniiasyonu artar

Dansite artinca

Compton etkisi artar

Fotoelektrik etki daha ¢ok artar

X-151n1 ateniasyonu artar

Fotoelektrik etkinin enerji bagimlilig1 ve K edge degerinin her madde i¢in

birbirinden farkli (Tablo 3) olmasi, ¢ift enerji ile materyal ayrimi tekniginin

temelini olusturur.”®7’

Tablo 3. Fizyolojik maddeler ve kontrast ajanlarin K-edge degerleri ve atom numaralari

Madde
Hidrojen

Karbon
Nitrojen
Oksijen
Kalsiyum
Iyot
Baryum

Gadolinyum

K edge (keV)
0.01

0.28
0.40
0.53
4.00
33.20
37.45

50.20

Atom Numarasi
1

6

20

53

56

64
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Farkli enerji diizeylerinde, elemente Ozgii atentiasyon farklar
degerlendirilerek dokunun elemental kompozisyonu hakkinda bilgi edinmek
miimkiin olabilmektedir. Ancak insan viicudu basta karbon, hidrojen, oksijen,
nitrojen, fosfor ve kalsiyum olmak iizere pek cok farkli elementten ve bu
elementlerin farkli bilesimlerinden olusmaktadir. Tablo 3’te de goriildiigii lizere
s0zii gecen bazi elementlerin atom numarasi, dolayisiyla K edge degerleri birbirine
yakindir (0.01-0.53 aras1) ve DEBT’de kullanilan enerji seviyelerinin ¢cok altindadir
(genellikle 80-150 kVp). Dolayisiyla bu elementler ¢ift enerji goriintiilemede ayirt
edilemezler. Kalsiyum ve iyot gibi atom numaras1 yiiksek elementlerin ise K edge
degeri yumusak dokulardan yiiksek oldugundan ¢ift enerji goriintiilemede yumusak

dokudan ayirimi kolaylikla yapilabilmektedir.”®

Ateniiasyon Katsayisi

1000 iyot
Yag dokusu
100 == Kas dokusu
iyot k edge
10
1
01
10 100

X-151m Enerjisi (keV)

Sekil 9. iyot yag dokusu ve kas dokusuna ait K-edge degerleri
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Iyotun K edge degerinin (33,2 keV), 80 kVp’ye yakin olmas1 sebebiyle 140-
150 kVp gibi yiiksek enerji seviyelerine oranla 80 kVp’de ateniiasyonu daha
belirgin hale gelir. Belirli bir tepe kilovolt degerinde foton enerjileri ¢can egrisi
seklinde dagilim gosterir (Sekil 7). Yani 80 kVp’de tiim fotonlar ayni enerjide

degildir, bazilarinin enerjisi iyotun keV degerine yakindir (Sekil 10).

Foton sayisi

i g T T T I”’T""7\"T—>"
60 70 80 90 100

10 20 30 40 50
Foton enerjisi (keV)

Sekil 10. Foton enerjilerinin dagilimi

Kalsiyumun K edge degeri de (4.00 keV), yumusak dokulardan (<0.53 keV)
farklidir. Bu nedenle ¢ift enerji BT de kalsiyumun da yumusak dokulardan ayirt
edilebilmesi kolaylasir. Cift enerji teknolojisi bu 6zellik nedeniyle 1980’li yillardan
beri kalsifik pulmoner nodiillerin tespitinde kullanilmaktadir.”*#% Glinlimiiz toraks
radyografisinde dual enerji teknigi, diisiik ve yiiksek enerji seviyelerinde kemik ve
yumusak doku c¢ikarimi (subtraction) yapilabilen goriintiiler olusturulmasinda
kullanilmaktadir.®! Ayrica bobrek tagi varhiginda veya gut hastaliginda iirik asit

kristalleri dual enerji BT sayesinde karakterize edilebilmektedir.
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2.2.3 DEBT ile Materyal Ayrimi1 Y dntemleri
2.2.3.1 Iki Materyal Ayrimi Algoritmalari

Iki materyal ayrim algoritmalari, incelenen hacmin tamaminin 6nceden
secilmis iki materyalden olustugunu ve her bir vokselin bu iki materyalin degisen
oranlarindan olustugunu varsayar. Bir voksel igerisindeki materyalin miktari, iki
farkli enerjide materyallerin ateniiasyon farklar1 temel alinarak hesaplanir. DEBT
goriintlileri, segilen iki materyalin voksellerdeki konsantrasyonlari temelinde

rekonstriikte edilerek olusturulur.??

Klinik amaca bagh olarak, iki materyal ayrimi i¢in herhangi iki materyal
secilebilmektedir. Bununla birlikte secilecek materyallerin K-edge degerlerinin
birbirine yakin olmasi, materyal ayrimi yetenegini 6nemli dl¢lide sinirlamaktadir.
Bu nedenle atom numaralar1 ve K-edge degerleri birbirinden anlamli 6l¢tide farkl
olan iyot ve su klinikte materyal ayrimi i¢in en ¢ok kullanilan ¢iftlerdendir.
Materyale 6zgili su goriintiisii, suya daha ¢ok benzeyen diisiikk atom numarali
elemanlardan olusan dokularin O6zelliklerini temsil eder ve klasik bir BT
goriintiisiine benzer. Materyale 6zgii iyot goriintiileri, iyot benzeri malzemelerin
ozelliklerini (yani, iyot dahil daha yiiksek atom numarali materyalleri) temsil eder
ve bu nedenle iyotlu kontrast maddeyle kontrastlanmanin derecesini gosterebilir.
Bu goriintiilerde su ile iyot arasinda atom numarasina sahip materyaller (Kalsiyum
gibi) suya 0zgii materyal goriintiilerde temsil edilirken, iyot gibi yiiksek atom

numarali elementler iyot agirlikli goriintiilerde temsil edilir.”®
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2.2.3.2 Ug Materyal Ayrimi1 Algoritmalar

Sadece iki farkli spektral Olglimle, bilinmeyen ii¢ farkli materyali
birbirinden ayirt etmek mantiksiz goriinebilir. Matematiksel olarak, baska ek bilgi
olmadan bu ayrimi yapmak miimkiin olmamaktadir. Bu analizi miimkiin kilmak
icin voksel igerisindeki kiitlenin korunmasi esas aliir ve vokseldeki kiitlenin,
analiz edilen ii¢ materyalin kiitlesinin toplamina esit oldugu kabul edilir. Buna gore
voksel icerisinde iki materyalin miktar1 hesaplanip, kalan kismin ii¢lincii materyale
ait oldugu kabul edilir ve {iclii materyal ayrimi miimkiin olur. U¢ materyal

ayrigtirma algoritmasi iyot konsantrasyonu hakkinda da bilgi verebilir.®?

Uc¢ materyal ayrimui  algoritmalar1  siklikla dsDEBT  sistemlerde
kullanilmaktadir. Materyal ayrimi i¢in genellikle, abdomen uygulamalarinda
yumusak doku, yag ve iyot, akciger uygulamalarinda yumusak doku, iyot ve hava,
vaskiiler uygulamalarda iste yumusak doku, iyot ve kalsiyum materyalleri

kullanilmaktadir.84-87

2.2.3.3 Coklu Materyal Ayrim1 Algoritmalar1

Materyal ayrimi i¢in kullanilan gorece yeni gelistirilmis algoritmalardir.
Gilinlimiizde klinik uygulamada kullanilan algoritmalar kullanish olsa da dokuyu
olusturan daha fazla materyalin ayirt edilmesi istenmektedir. DEBT verilerini ¢coklu
materyallere ayirt edebilmek i¢in bu algoritmalar gelistirilmistir. Bu algoritmalar
kan-hava-yag, yag-kan-iyot, yag-demir-kan gibi ti¢lii veri setlerini icerir. DEBT
verileri, verileri en iyi aciklayan ii¢lilyli bulmak i¢in bu materyal iicliisii ile test

edilir ve en iyi malzeme tgliisiine karsilik gelen malzemelere ayrigtirilir. Bu
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algoritma kullanilarak, DEBT verisi, birden fazla materyale ayristirilabilmis ve
sanal kontrastsiz goriintlii olusturmada, karaciger fibrozisi ve yaglh karaciger

hastaligini gostermede kullanilabilmigtir. 3-8

2.2.4 DEBT’nin Klinik Uygulamalar1

2.2.4.1 Abdominopelvik Uygulamalar

Karaciger:

DEBT karaciger lezyonlarinin tanisinda ve tedavi yanitinin belirlenmesinde
kullanighdir. Sanal kontrastsiz goriintiiler (Virtual Unenhanced, VUE) kullanilarak
saptanan lezyonlarin kontrastlanma miktar1 belirlenebilmektedir. Bununla birlikte
safra taglar1 s6z konusu oldugunda kiiclik taslarin ayrit edilebilmesinde VUE
gortintiilerin yetersiz kalabildigi bildirilmistir.*®! Sanal tek enerji goriintiiler
kullanilarak karaciger lezyonlar1 saglikli parankimden daha net ayirt edilebilmekte,

hipovaskiiler lezyonlar daha goriiniir hale gelmektedir.”

DEBT uygulamalar1 hipervaskiiler lezyonlarda da kullanigli olup bu
lezyonlarin arteriyel ve portal fazlarda iyot dansitesi dl¢iilerek yiiksek duyarlilik ve
ozgiilliik ile ayirici tan yapilabilmektedir.”® Tek enerjili BT de ayirt edilmesinde
giicliik yasanan kiiciik hepatoselliiler karsinom odaklari, sanal tek enerji goriintiiler
ve 1iyot haritalar1 kullanilarak daha goriiniir hale gelmekte ve tam
kolaylagmaktadir.®* Ayrica DEBT ile gastrointestinal stromal tiimér, melanom ve
ndroendokrin tiimdr metastazlar1 gibi hipervaskiiler lezyonlarin tanisi, tedavi yaniti

ve tedavi sonrasi rezidii/niiks tiimdr degerlendirmesinde olumlu sonuglar elde
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edilmistir.”®> DEBT ile karaciger yaglanmasinin, demir birikiminin ve fibrozisinin

derecesi belirlenebilmektedir.?¢-%7

Pankreas:

Pankreastaki yaglanma diffiiz veya fokal sekilde olabilmektedir ve fokal
yaglanma durumunda goriintii hipovaskiiler kitleler ile karisabilmektedir. DEBT ile
yaglanma alani belirlenebilmekte ve tami kolaylastirilabilmektedir. Pankreas
adenokarsinomlarmin yaklasik %11°1, pankreas parankimi ile benzer dansitede
olup BT incelemesinde ayirt edilemeyebilir.”® Literatiirde 80 kVp’de elde edilen
goriintiilerde pankreas parankimi-lezyon ayiriminin daha net yapilabildigi ve 120
kVp gorintiilerde smir1  segilemeyen lezyonlarin goriiniir hale geldigi
bildirilmistir.”® Iyot haritalar1 da bu tiir lezyonlarin goriintiilenmesini
kolaylastirmaktadir.'® Ayrica DEBT ile siddetli pankreatit olgularinda, perfiizyon
goriintiiler kullanilarak nekrotik alanlar belirlenebilmekte ve hastalik prognozunu

belirlemeye yardimer olunabilmektedir.!%!
Bobrek:

Renal hiicreli kanserlerle yogun igerikli kistlerin ayrimi, bobrek taslarinin
icerigini belirleme ve kontrastli incelemelerde renal tas tanisini koyma DEBT nin
baslica kullanim alanlaridir. Bdobrekte benign kist tanisimm koymada kist
dansitesinin suya yakin olmasi, kontrast tutulumu gostermemesi ve ince duvarl
olmasi 6nemli parametrelerdir.!> Dinamik inceleme yapilmadiysa, tek bagina
kontrastli incelemelerde yogun igerikli kistlerin (yiiksek dansiteli) maligniteden

ayrimi1 zorlagsmaktadir. DEBT ise ek kontrastsiz inceleme gerektirmeksizin,
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olusturdugu sanal kontrastsiz goriintiiler sayesinde taniy1 kolaylastirmakta ve ek

incelemelerin oniine gegebilmektedir.!%

Renal taglar kalsiyum oksalat, sitriivit, iirik asit, sistin vb. i¢erebilmekte ve
renal tas hastaliginin tedavisinde tas igerigi 6nemli olmaktadir.'" Tek enerjili BT
ile dansite dl¢limii yaparak tas icerigi tahmini yapilabilmekle birlikte 6zellikle
kiigiik boyutlu taglarda bu yontem giivenilir degildir.!%>1% DEBT iirik asit taglarini
diger taslardan ayirmakta tek enerji BT’ye gore anlamli olarak iistiin

7 Uriner sistem tasi tamst klasik olarak kontrastsiz BT

bulunmustur.'”
incelemeleriyle konulmakta olup kontrastli incelemelerde, Ozellikle de renal
pelvisin kontrastla dolu oldugu pyelogram fazinda tasin goriintiilenmesi

giiclesmektedir. DEBT ile VUE goriintiiler olusturularak kontrastli incelemelerde

bile tiriner sistem tas1 tanisi rahatlikla konulabilmektedir.!%®

Sirrenal Bez:

Rastlantisal siirrenal lezyonlar, rutin BT incelemelerinin yaklasik %4 tinde
izlenmektedir.!® Siirrenal lezyonlarin ayirici tanisinda kontrastsiz goriintiiler
onemli rol oynar, kontrastsiz serilerde siirrenal lezyonun dansitesinin 10 HU’dan
diisiik olmasi, durumundan yagdan zengin adenom tanisin1 koydurur.!'%!!! Rutin
BT incelemeleri ise genellikle kontrastsiz seriler olmadan gerceklestirilmekte ve
siirrenal lezyon ayirict tanisinda giicliiklerle karsilasilmaktadir. DEBT ile elde
edilen VUE goriintiilerle kontrastli yapilmis incelemelerde ek kontrastsiz

gortintiilere ihtiyag olmadan tani koyulabilmektedir.!!?
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2.2.4.2 Vaskiiler Sistem Uygulamalari

Aortik stent grefti olan hastalarda, tek enerjili BT de rutin olarak multifazik
(kontrastsiz, arteriyel, venodz faz) goriintilleme yapilmaktadir. DEBT de ise aortik
stent greft degerlendirmesinde kontrastsiz serilerin alimmasia gerek yoktur.
Yapilan bir ¢alismada trifazik BT protokolii yerine kullanilan, sanal kontrastsiz
seriler ve cift enerji ile elde edilen goriintiilerde tanisal problem yasanmazken
radyasyon dozunda %61 azalma oldugu gosterilmistir. Ayrica DEBT ile VUE
goriintiiler ve iyot haritalar1 kullanilarak kacak (endoleak) saptanmasi goriintiileme
kolaylagir.!13:11* Vaskiiler gortintiilemede, diigsiik keV’de damar ateniiasyonunu
arttirmasi, yogun kalsifikasyon iceren damarlarda kalsiyum ¢ikarma (subtraction)
goriintiilleriyle  darlik  yiizdesi  belirlemeyi  kolaylagtirmast  DEBT’nin

avantajlarindandir.!!>-116

2.2.4.3 Sanal Tek Enerji Goriintiileme

DEBT’de degisik enerji seviyelerinde sanal tek enerjili goriintiiler (VMI)
olusturularak tan1 koymada kullanilmaktadir.!'” VMI 1s1n sertlesmesi artefaktlarini
azaltmak, kontrast ve giiriiltli optimizasyonu saglamak, metal artefaktlarin
azaltmak ve materyal ayrimi igin kullanilmaktadir.!'8 VMI gériintiiler sabit voltajda
elde edilmis, genis bir enerji yelpazesinde (genellikle 40-150 keV) yeniden
olusturulmus goriintiilerdir. inceleme alaninda farkli yapilar arasindaki kontrasti
artirmak, vaskiiler yapilarin daha goriiniir hale getirilmesi ve lezyonlarin

kontrastlanma 6zelliklerinin belirlenmesinde yardimcidir (Resim 2 ve 3).%
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Resim 2. Cift Enerji abdominal BT'den olusturulmus VMI. Diisiik enerji diizeylerinde
vaskiiler yapilar ve parankimal organlarin cevre dokudan daha iyi ayirt edildigi
izlenmektedir.

Resim 3. Lomber bolgede metalik fiksatorleri bulunan hastada VMI. Enerji diizeyi arttikca
metalik artefaktlarin azaldig1 izlenmektedir.

2.2.4.4 Akciger Goriintiileme

DEBT’nin akciger goriintiilemede en 6nemli kullanim alani pulmoner
embolidir. DEBT ile akciger perfiizyonunun dolayli bir gdstergesi olan, akciger
parankimi i¢indeki iyot dagilimini temsil eden bir pulmoner kan havuzu haritasi
olusturulabilmektedir. Bu haritalar yardimiyla pulmoner emboli ile iligkili
hipoperfiize alanlar gosterilebilmektedir (Resim 4). Ayrica BT-anjiografi ile
izlenmeyen u¢ dallardaki embolilere bagl perfiizyon bozukluklar1 da bu haritalar
yardimiyla izlenebilmektedir.!'>12° Ayrica iyot haritalari yardimiyla pulmoner
nodiillerin kontrastlanma 0zellikleri gosterilebilmekte ve taniya ek katki

saglanabilmektedir.
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Resim 4. a-Standart BT anjiografi goriintiisiinde sagda pulmoner arter orta lober dalindan
lateral segmenter dalina uzanan emboli izlenmektedir. b- Pulmoner iyot haritalama
goriintiisiinde sag akciger orta lob lateral segmentte hipoperfiize alan izlenmektedir.

2.2.4.5 Kas-iskelet Sistemi Uygulamalar

DEBT nin kas-iskelet sisteminde en kullanigli uygulamalarindan biri, eklem
araligindaki {trik asit ve kalsiyum kristallerinin tanimlanarak gut-ps6dogut

ayriminin yapilabilmesidir.!2!:122

Bu alanda bir diger 6nemli uygulama ise kemik
iligi 6deminin gosterilmesidir. DEBT ile kemikteki kalsiyum c¢ikartilarak kemik
iligi 6demi gosterilebilmekte, boylece travma sonras1 kemik kontlizyonu goriilebilir

123

hale gelmektedir.'~ Tendon ve ligaman goriintiilenmesi, BT-artrografi ve metal

artefaktlarinin ~ azaltilmasi1  kas-iskelet  sisteminde  kullanilan  diger

uygulamalardir,!24125

2.2.4.6 Kardiyak Uygulamalar

DEBT ile kardiyak incelemede, iyot haritalama ile miyokard perflizyon
goriintiilenmesi, canlilik degerlendirmesi ve kalpte demir birikiminin belirlenmesi

uygulamalar1 kullanilmaktadir. DEBT’nin kardiyak goriintiilemede avantaji,
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koroner BT anjiografi ile birlikte kardiyak perfiizyon bilgisini de
verebilmesidir.!?%!?”  DEBT ile koroner arterler goriintiilenirken plak
karakterizasyonu yapilabilmekte, kalsifik plak ¢ikarma 6zelligi ile damar liimeni
daha iyi goriintiilenebilmektedir. DEBT ile kalpte demir birikimi gosterilebilmekte
ve MRG yapilamayan olgularda taniya katki saglanabilmektedir.!?® Ayrica VMI
uygulamasi ile diisiik enerji seviyelerinde iyot kontrastinin arttigi goriintiiler
kullanilarak, daha az kontrast madde ile koroner anjiografi incelemelerinin

yapilabilecegi bildirilmigtir.!?
2.2.4.7 Sanal Kontrastsiz Goriuintiileme

DEBT ile elde edilen kontrastli goriintiilerden, iyot dijital ortamda
cikartilarak VUE goriintiiler olusturulabilmektedir. VUE goriintiiler, iyot haritalari
ile birlikte kullanildiginda, tanida kullanilmasi gerekebilen kontrastsiz inceleme

icin ikinci bir tarama yapilmasi geregini ortadan kaldirabilmektedir.

VUE gériintiiler temel olarak ii¢ sekilde olusturulabilmektedir.!** Bunlardan
ilki yiiksek keV degerlerinde VMI ‘dir. Iyot K-edge degerinden uzaktaki enerji
diizeylerinde fotoelektrik etkide O6nemli bir azalma oldugu igin, yiiksek keV
degerlerinde iyot diger dokulara oranla ¢ok daha belirgin olarak baskilanir ve sanal

kontrastsiz goriintii elde edilir.

VUE goriintli olugturmanin ikinci yolu su-iyot bazli materyal ayrimindan
sonra su goriintiilerine bakmaktir. Bu yontemde iyot haritalari ile iyot yakalanir ve
dolayisiyla su haritas1 iyotsuz kani temsil eder. Bununla birlikte bu yontemde tiim

dokular su-iyot kombinasyonuyla temsil edildigi i¢in olusan goriintiiler standart bir
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kontrastsiz BT goriintiisiiyle tamamen ayni degildir. Bu ydntemde materyal
ayriminda su kullanilmasinin amact insan viicudunun biiyiik boliimiiniin sudan

olusmasi ve su ile iyot arasinda ¢ok iyi bir spektral ayrim bulunmasidir.

Uciincii ve en dogru yol ¢oklu materyal ayrimi yaparak VUE goriintiiler
olusturmaktir. Bu yontemde her bir vokselden iyot ¢ikartip, ¢ikartilan iyotun yeri
kan ile doldurulur. Elde edilen goriintii iyotun neredeyse tamamen ¢ikartildigi ve
diger tiim dokularin degismedigi, tipik olarak 70 keV’de elde edilmis bir VMI’dur.
Cift tiipli DEBT cihazlarinda ise VUE goriintiiler i¢in iic materyal ayrimi
algoritmalar1 kullanmaktadir. Algoritma her bir vokseldeki iyot icerigini kodlayan
bir harita olusturur. Olusturulan iyot haritasi ile kontrastli gériintiiden, iyotun sebep

oldugu ateniiasyonlar ¢ikartilir. Bdylece sanal kontrastsiz goriintii elde edilmis olur.

Kontrasth BT’den elde edilen goriintiler, farkli lezyonlarin
karakterizasyonu i¢in giivenilir bilgi saglamaktadir. Son arastirmalar, bas ve viicut
degerlendirmede VUE goriintiilerle gergek kontrastsiz goriintiilerin benzer kalitede

oldugunu gostermistir (Resim 5).8713!1

VUE goriintiilerin, ger¢ek kontrassiz goriintiilerin yerini almasi: durumunda
farkli protokoller kullanilarak birden fazla tarama gereksinimi ortadan kaldirilarak
ek radyasyon dozu ve zamandan tasarruf edilebilecektir. Ornegin subaraknoid
kanama On tanis1 olan bir hastada kontrastsiz inceleme yapmadan BT anjiografi
yapilarak, sanal kontrastsiz goriintiilerden kanamanin gosterilmesi, ayni anda
anjiografi goriintiilerinden olas1 bir anevrizmanin goriintiilenmesi tek ¢ekimde

gerceklestirilebilecektir.
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Resim 5. Kontrasth abdomen BT (a) ve ayni kesitte VUE goriintii (b). Kontrast maddenin
vaskiiler yapilardan ve parankimal organlardan basariyla ¢cikartildig izlenmekte.

VUE goriintiilerle pulmoner nodiillerdeki kalsifikasyon odaklar1 ya da
kontrastlanmig doku alani birbirinden ayirt edilebilmektedir.!* Akut pankreatit
olgularinda tek faz incelemede nekrotik alan tanimlanabilmektedir. Cift fazli renal
BT protokoliinde (kontrastli-kontrastsiz) ger¢ek kontrastsiz goriintiiler yerine VUE
goriintiiler kullanilmast  durumunda toplam radyasyon dozunun %30-50
dustiriilebilecegi gosterilmistir.'*3!** Sanal kontrastsiz goriintiilerin genis kullanim
alan1 ve klinik faydasina ragmen rutin incelemelerde gercek kontrastsiz
goriintiilerin yerini alip alamayacagi tartismali olup fikir birligi bulunmamaktadir.
Literatiirde abdominal incelemede VUE goriintiilerin ger¢ek kontrastsiz
goriintililerle benzer goriintii kalitesi bildirilmis olmakla birlikte, VUE incelemede
Ol¢iilen ateniiasyon degerlerinin gergek kontrastsiz goriintiilerden anlamli Slgiide
farkli oldugunu bildiren ¢aligmalar bulunmakta olup bu konu ile ilgili daha fazla

calismaya ihtiya¢ duyulmaktadir,!416:82.87
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3.GEREC VE YONTEM
3.1 Cahisma Tasarim ve Kapsami

Calisma retrospektif olarak tasarlanmis olup calismaya Gazi Universitesi

Tip Fakiiltesi Etik Kurulu tarafindan onay verilmistir (2019/22, Ankara).

Calisma kapsaminda Ocak 2018 — Ocak 2019 tarihleri arasinda ¢ift enerji
BT cihaz1 ile klinik endikasyonlar1 dogrultusunda kontrastsiz ve ¢ift enerji
yontemiyle multifazik kontrastli BT incelemesi yapilan 101 hasta retrospektif
olarak degerlendirilmistir. Iki hasta arteriyel fazda inceleme yapilamamis olmast, 1
hasta yogun hareket artefaktlari ve 1 hasta da lomber metalik fiksasyon
materyallerinin neden oldugu metalik artefaktlar nedeniyle calisma dist

birakilmistir. Caligmaya toplamda 97 hasta dahil edilmistir.

Calismaya dahil edilen hastalarmn BMI (Beden Kitle indeksi) hesaplamasi
icin boy ve kilolari, yaslar1 ve inceleme esnasinda aldiklar1 radyasyon dozlar

(CTDI ve DLP cinsinden) kaydedilmistir.
3.2 Bilgisayarh Tomografi Protokolii

Tim BT incelemeleri SOMATOM Force (Siemens Healthcare, Forchheim,
Almanya) 3. Nesil DEBT cihaziyla gergeklestirilmistir. Tim incelemeler, onkolojik
degerlendirmede bolimiimiizde standart olarak kullanilan; kontrastsiz, arteriyel ve

vendz fazlari iceren trifazik BT protokolii ile gergeklestirilmistir.

Incelemeler supin pozisyonda gergeklestirilmistir. Goriintiilenecek alanin

belirlenmesi i¢in antero-posterior ve lateral Oncii goriintiiler elde edilmistir.

51



Kontrastsiz goriintiiler karaciger kubbesinden bobrek inferioruna kadar {ist
abdomeni kapsayacak sekilde elde edilmistir. Kontrastsiz goriintiiler tek enerji
modunda; dedektor kolimasyonu 0.6 mm, tiip rotasyon zamani 0,5 sn ve pitch
degeri 0,6 olacak sekilde elde edilmistir. Kontrastsiz ¢ekim i¢in otomatik tiip akim
modiilasyonu (CARE Dose 4D, Siemens Healthcare) acik, otomatik tiip voltaj
secim algoritmas1 (CARE Dose kV, Siemens Healthcare) kapali pozisyona
getirilmistir. Tiip akim1 120 Kalite Referans mAs (Siemens Healthcare) ve tiip

potansiyeli 120 kVp olarak belirlenmistir.

Kontrast madde enjeksiyonu i¢in her hastaya tercihen antekiibital
fossaya yerlestirilen 18-20 G vendz kaniilden otomatik enjektor kullanilarak
(MEDRAD Stellant Bayer HealthCare, Pensilvanya, ABD) 0,5 gl/kg (yaklasik 1,5
ml/kg) dozunda (En fazla 130 ml) iyotlu kontrast madde (Optiray 350/100 ml,
Guerbet, Liebel-Flarsheim, KANADA) 4 ml/sn hizla verilmistir. Kontrast madde
enjeksiyonu sonrasinda 30 ml %0,9’luk NaCl ile ayni hizda yikama yapilmistir.
Kontrastli goriintiilemenin baslatilmasinda, bolimiimiizde dinamik abdominal BT
incelemelerinde standart olarak bolus tracking (kontrast takibi) yOntemi
kullanilmakta olup, ROI (region of interest) abdominal aortaya L1 vertebra
seviyesine yerlestirilmis ve esik deger 100 HU olarak ayarlanmistir. Arteriyel faz
taramasi esik degere ulagildiktan 15 sn sonra, vendz faz taramasi ise 65-70 sn sonra

baslatilmigtir, 35136

Arteriyel fazdaki goriintiiler karaciger kubbesinden bdbrek alt sinirma dek
iist abdomeni kapsayacak sekilde, vendz faz goriintiileri ise karaciger {ist sinirindan

iskial kemikler inferioruna dek tiim abdomeni kapsayacak sekilde elde edilmistir.
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Kontrastl goriintiiler ¢ift enerji modunda dedektoér kolimasyonu 0.6 mm, tiip
rotasyon zamani 0,5 sn ve pitch degeri 0,5 olacak sekilde elde edilmistir. Tiip akim
ve potansiyeli iiretici tarafindan 6nerilen sekilde; A tiipii igin 100 kVp ve 190 Kalite
Referans mAs, B tiipii i¢cin 150 kVp ve 95 Kalite Referans mAs olarak
belirlenmistir. Her iki tiip i¢in otomatik tiip akim modiilasyonu agik pozisyonda

kullanilmistir.

Kontrastsiz goriintiiler yumusak doku kerneli (Br40, Siemens Healthcare)
kullanilarak 1.5 mm kesit kalinligi ve 0,75 mm kesit aralig1 ile rekonstriikte
edilmistir. Cift enerji goriintiilerin rekonstriiksiyonu yumusak doku kerneli (Qr40,
Siemens Healthcare) kullanilarak 1,5 mm kesit kalinlig1 ve 0,75 mm kesit aralig
ile yapilmistir. Her iki goriintii i¢in iteratif rekonstriiksiyon (ADMIRE, Siemens
Healthcare) teknigi 2. derecede kullanilmistir. 120 kVp’lik konvansiyonel tek
enerjili BT goriintiilerini temsil eden ¢ift enerji goriintiileri, iireticinin Onerdigi

sekilde %60 A tiipii ve %40 B tiipiinden bilgi alinarak olusturulmustur.
3.3 Cift Enerji Goriintiilerinin Islenmesi

Cift enerji kontrastli goriintiiler, is istasyonunda O6zel goriintiileme
platformunda (SyngoVia Versiyon VB20A HFO05, Siemens Healthcare) sanal
kontrastsiz goriintiilere doniistiiriilmiistiir. Sanal kontrastsiz goriintii olusturmak
icin ti¢lii materyal ayrimi algoritmasi kullanan, iki adet ticari yazilim kullanilmigtir
(Virtual Unenhanced ve Liver VNC, Siemens Healthcare). Virtual Unenhanced
(VUE, Sanal Kontrastsiz) yazilim1 az miktarda yag iceren organlar i¢in tasarlanmis

olup her bir vokselin su, hava ve iyottan olustugunu varsaymaktadir. Liver Virtual
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Noncontrast (Liver VNC, VNC, Karaciger Sanal Kontrastsiz) yazilimi ise baglica
karaciger i¢in tasarlanmis olup her bir vokselin yag, yumusak doku ve iyottan
olustugunu varsaymaktadir. Bu algoritmalar her bir vokseldeki iyot miktarini 6l¢en
bir iyot haritasi olusturmaktadir. Daha sonra kontrastli goriintiiden iyotun

olusturdugu ateniiasyon ¢ikartilarak sanal kontrastsiz goriintii elde edilmektedir.

Sanal kontrastsiz goriintiiler arteriyel fazda iist abdomen, vendz fazda ise
tiim abdomeni kapsayacak sekilde 1.5 mm kalinligindaki kesitler ve 0,75 mm kesit
aralig ile rekonstriikte edilmistir. Arteriyel ve vendz fazda elde edilen goriintiiler,
VNC ve VUE algoritmalar1 kullanilarak ayr1 ayr1 islenmis, her bir hasta i¢in 4 adet

sanal kontrastsiz goriintii seti elde edilmistir (Sekil 11).

Tek Enerji 120
kVp Kontrastsiz —» 120 k V.I.) » TNC
T Goriintii
arama
100 kVp Virtual
— —>
/Gbrﬁntii Unenhanced .
Arteriyel Faz SyngoVia /
DEBT \ : —
150 kVp Liver VNC VNC
Goriintii s
100kVp __ Virtual
/ Goriintii Unenhanced ——» YVUEY
Venoz Faz SyngoVia /
DEBT ; \
\150 kvp Liver VNC L
Gériintii —— S

Sekil 11. Gercek ve Sanal Kontrastsiz Goriintiilerin Olusturulmasi ve Isimlendirilmesi
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3.4 Goriintiilerin Degerlendirilmesi

Gergek kontrastsiz goriintiiler (TNC), VUEa, VUEv, VNCa ve VNCv
gorlintiiler olusturulmus ve hastanemizin PACS sistemine (ExtremePACS Client,
Versiyon 4.3) kaydedilmistir. Her bir goriintiide karaciger, dalak, bobrek
parankimi, safra kesesi, paraspinal kas, aort, subkutan ve retroperitoneal yag
dokudan ateniiasyon olglimleri yapilmistir. Ateniiasyon dl¢timleri 5. yil radyoloji
asistan1 tarafindan gergeklestirilmistir. Ateniiasyon olgiimii i¢in 100 mm? alaninda
yuvarlak sekilli ROI manuel olarak yerlestirilmistir. Tiim seriler ayn1 anda yan yana
acilarak ayni kesit ve bolgeden ateniiasyon Ol¢limleri yapilmistir (Resim 6).

Ortalama HU degerleri kaydedilmistir.

Resim 6. Sanal ve gercek kontrastsiz goriintiilerden ateniiasyon 6l¢iim 6rnekleri. Sagda (a,c,e)
gercek, solda (b,d,f) sanal kontrastsiz goriintiiler yer almaktadir. Cilt alt1 yag doku dlciimleri
parsiyel voliim etkisini en aza indirgeyecek sekilde yag dokusunun en kalin oldugu yerden
gerceklestirilmistir (e,f).
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Sanal kontrastsiz goriintii setlerinin gorsel degerlendirmesinde tiim serilerde
goriintii kalitesinin iyi ve tanisal diizeyde oldugu degerlendirilmistir. BMI’s1 42
olan bir hastada dual enerji FOV’unun yerlestirilmesindeki pozisyonlama hatasi
nedeniyle sol bobregin yaklasik %25°1 ve dalagin kiigiik bir bolimii FOV disinda
kalmis ancak bu hastada FOV pozisyonunun dogru yerlestirilmesiyle abdomende
yeterli kapsamaya ulasilabilecegi degerlendirilmistir. Bunun diginda tiim hastalarda
dual enerji FOV’u abdomeni yeterli Olclide kapsayacak ve tiim parankimal

organlar i¢ine alacak sekilde elde edilebilmistir.

Karaciger atenliasyon Ol¢iimii biiyiik damarlardan kagmilarak karaciger
periferinden yapilmistir. Bobrek atentiasyon dl¢limii parankim kapsanacak sekilde
mediiller yag dansitelerinden kaginilarak gergeklestirilmistir. Paraspinal kas
Olgtimleri komsu fasiyal makroskopik yag dokudan kacinilarak yapilmistir. Safra
kesesinde Ol¢iimler safra kesesi fundus/korpusundan gerceklestirilmis olup; varsa
kese limenindeki tas camur gibi olusumlar Olglime dahil edilmemistir. Aorta
Ol¢iimlerinde 151n sertlesme artefaktlarindan kagimilmistir. Yag doku dlgiimleri
kontrastl goriintiilerde vaskiiler yapilarin bulunmadigi homojen doku alanlarindan
yapilmigtir. Kontrastsiz goriintiilerden ateniiasyon dl¢limleri yapilirken es zamanli
kontrastli goriintiiler de degerlendirilmis ve kontrastsiz goriintiilerde izlenemeyen
fokal lezyonlar Ol¢iimlere dahil edilmemistir. Ayrica bobrek kisti saptanan
hastalarda 1 cm’den biiylik kistler kaydedilmis ve kistlerden benzer sekilde tiim

serilerde ateniiasyon Ol¢iimleri yapilmistir.
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3.5 istatistiksel Analiz

Verilerin analizi i¢in Statistical Package for the Social Sciences (IBM, SPSS
Statistics for Macintosh, Versiyon 25.0 Armonk, Newyork) istatistik programi
kullanilmistir. Tanimlayici veriler ortalama (£Standart Sapma), ortanca deger ve
yiizdeler olarak verilmistir. Hipotezi test etmeden once verilerin dagilim normalligi
test edilmistir. Normal dagilim gdstermeyen retroperitoneal ve subkutan yag doku
Ol¢iimlerinin analizi i¢cin Wilcoxon testi kullanilmigtir. Diger tiim verilerin analizi
icin bagiml o6rneklem t testi kullanilmigtir. Gergek ve sanal goriintiiler arasindaki
ateniiasyon farkinin BMI ve yas ile korelasyonunu degerlendirmek i¢in yag doku
Ol¢iimlerinde Spearman, diger dokularda Pearson analizleri kullanilmigtir. Elde
edilen r degerleri i¢in r<0,2 korelasyon yok; 0,2-0,4 zayif korelasyon; 0,4-0,6 orta
derecede korelasyon; 0,6-0,8 yiiksek korelasyon; >0,8 ise kuvvetli korelasyon
seklinde smiflandirilmistir. Gergek ve sanal goriintiiler arasindaki ateniiasyon farki
degiskenliginin anlasilmasi i¢in her sanal kontrastsiz goriintiide ve her dokuda
Bland-Altman analizi yapilmistir. Tiim testler i¢in p<0,05 degeri istatistiksel olarak

anlamli kabul edilmistir.
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4. BULGULAR

4.1 Demografik ve Klinik Veriler

Calismamiza yaslar1 38 ve 85 arasinda degisen ve ortalama yaglar1 62,249,8
olan; 43’1 erkek (%45), 54’1 kadin (%55) olmak {izere toplamda 97 hasta dahil
edilmigtir. Hastalarin BMI degerleri 17,8 ve 45,8 arasinda degismekte olup
ortalama BMI degerleri 28,7+5,3 olarak hesaplanmistir. Hastalarin BMI araliklar1
degerlendirildiginde; BMI’s1 18,5’in altinda 1 (%1, zayif), 18,5-24,9 araliginda 27
(%28, normal kilolu), 25-29,9 araliginda 37 (%38, fazla kilolu), 30-34,9 araliginda
20 (%21, L. derece obez), 35-39,9 araliginda 8 (%S8, II. derece obez), 40 ve lizeri ise

4 (%4, morbid obez) hasta saptanmastir.

Calismamizda toplamda 97 hasta; bobrek kitlesi karakterizasyonu (n=57),
primer malignite evrelenmesi (n=22), karaciger kitlesi karakterizasyonu (n=10), ve
malignite tarama (n=8) amaciyla dinamik abdominal DEBT ile degerlendirilmistir.
Kontrasth ve kontrastsiz BT incelemelerinin degerlendirilmesi sonucu 38 olguda
Bosniak kategori I , 1 hastada Bosniak kategori IIF bdbrek kisti, 6 hastada
pankreasta solid kitle, 3 hastada renal anjiomyolipom, 3 hastada renal hiicreli
kanser, 2 hastada hepatoselliiler kanser, 2 hastada silirrenal adenom, 2 hastada
karaciger hemanjiomu, 1 hastada karaciger metastazi (Primer malignitesi
bilinmeyen olgu), 1 hastada bobrek metastazi (Primer mesane kanseri), 1 hastada

pankreas kisti ve 1 hastada basit karaciger kisti tanimlanmaigtir.

Hastalara verilen radyasyon dozu CTDI (mGy) ve DLP (mGycm) cinsinden

hesaplanmis olup kontrastsiz tek enerjili faz i¢in ortalama 6,3+1,8 (2,6-12,3
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araliginda) mGy ve 189+79 (63-436 araliginda) mGycm, ¢ift enerji geg¢ arteriyel
faz i¢in 7,942,4 (3,5-16,7 araliginda) mGy ve 193173 (77-455 araliginda) mGycm,
vendz faz i¢in 8,5£2,1 (4,4-15,5 araliginda) mGy ve 415+120 (213-806 araliginda)
mGycm olarak 6l¢iilmiistiir. Toplam ortalama radyasyon dozu 8294250 (395-1583)
mGycm olarak dl¢iilmiistiir. Gergek kontrastsiz goriintiilerin ¢gekim protokoliinden
cikartilmasiyla elde edilecek tahmini doz azaltimi (DLP) ortalama %22,5+5,9
(%21,3-23,7 araliginda, p<0,001) olarak hesaplanmistir. Incelemenin yalnizca tist
abdomeni kapsadigi ve postkontrast goriintiiniin tek fazdan elde edildigi
varsayildiginda arteriyel fazin doz verileri kullanilarak gercek kontrastsiz
goriintlinlin ¢ekim protokoliinden ¢ikartilmasiyla tahmini doz azaltimmin (DLP)

%45,6%10 olacag1 hesaplanmistir (p<0,001).

4.2 Ger¢ek ve Sanal Kontrastsiz Goriintiilerin Ateniiasyon Degerlerinin

Karsilastirmasi

Safra kesesi opere olan 19 hasta ve safra kesesi kontrakte izlenen 13 hasta
olmak iizere toplamda 32 hastada safra kesesinden atentiasyon dl¢iimii yapilamamis
ve safra kesesi ateniiasyon Olgiimleri 65 hasta lizerinden degerlendirilmistir. Yag
doku miktarinin azlig1 nedeniyle cilt alt1 yag doku ateniiasyonu 2, retroperitoneal
yag doku ateniiasyonu 3 hastada ol¢lilememis olup cilt alt1 yag doku ol¢iimleri 95,

retroperitoneal yag doku 6lciimleri ise 94 hasta lizerinden degerlendirilmistir.

Gergek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri arasinda
VUEyv goriintiilerde bobrekte (p=0,066) ve safra kesesinde (p=0,061) istatistiksel

olarak anlamli fark saptanmamistir. Bunun disinda tiim dokularda ger¢ek ve sanal
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kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri arasinda istatistiksel olarak anlamli
fark saptanmistir (p<0,001-0,025). Gerg¢ek ve sanal kontrastsiz goriintiilerinin
ateniiasyon degerlerinin karsilastirmas: Tablo 4’te, ateniiasyon dagilimlar1 Sekil

12°de 6zetlenmistir.

Sanal kontrastsiz goriintiilerde doku ateniiasyon degerleri gozden
gecirildiginde aortada tiim sanal kontrastsiz goriintiilerde (VUE ve VNC) safra
kesesi ve bobrekte VNCa ve VNCv goriintiilerde; TNC goriintiilere kiyasla
ortalama olarak daha diisiik ateniiasyon degerleri dl¢iilmiistiir. Bunun disinda tiim
dokularda sanal kontrastsiz goriintiilerde ortalama olarak daha yiiksek ateniiasyon

degerleri Ol¢tilmiistir.

Sanal ve gercek kontrastsiz goriintiiler arasindaki atentiasyon farki 38,149
(VUEa goriintiilerde subkutan yag) ile 1+£5,4 (VUEv goriintiilerde bobrek) arasinda
degismekteydi. Yag doku ateniiasyonu dl¢iimlerinde gercek ve sanal kontrastsiz
goriintliler arasindaki ortalama ateniiasyon farki VUE goriintiilerde (33,5-38,1),
VNC goriintiilere (5,8-8,6) kiyasla belirgin sekilde yiiksek bulunmustur. Karaciger
ateniiasyonu Ol¢iimlerinde gercek ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasindaki
ortalama atentiasyon farki VNC goriintiilerde (9,8-9,9), VUE goriintiilere (5,7-6,2)
kiyasla daha yiiksek bulunmus olup VNC-VUE goriintiiler arasindaki atentiiasyon
fark arteriyel ve venoz fazlarda sirasiyla 3,3+5,2 ve 3,6+3,6 olarak hesaplanmistir

(p<0,001).
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Tablo 4. Sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri ile gercek kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerlerinin karsilastirilmasi.

TNC VUEa VUEv VNCa VNCv
Doku Ortalama HU Ortalama Ortalama HU Ortalama Ortalama HU Ortalama Ortalama HU Ortalama Ortalama HU

(SS) HU (4SS) Farki (+SS) p HU (258) Farki (4SS) P HU (£SS) Farki (+SS) P HU (458) Farki (+SS) P
Karaciger 585 (8,1) 65,2 (8) 6,6 (5,7) <0,001 | 64,8 (8,8) 6,2 (6,6) <0,001 | 68,6(10,6) | 9,9 (6.9) <0,001 | 684 (10,1) | 9.8(7.3) <0,001
Dalak 50,3 (3,8) 53,1 (49) 2,8 (63) <0,001 | 52,6 (5,8) 23 (6,4) 0,001 | 53,6 (59) 33(7,2) <0,001 | 52,4 (6,0) 2.1(69) 0,003
Bobrek 323 (.2 338, 1605 0,002 | 333(5,)) 15,4 0,061 | 30,3 (6) 2(59) 0,001 | 29,6 (5,5 27(,5) <0,001
Safra Kesesi 13,9 5.9) 17,5 6,4) 3,5 (4,4) 20,001 | 15,156,5) | 1,2(49) 0,066 | 1232(7,8) | 16(58) 0,025 | 10,1 (7,) 39(5.9) <0,001
Paraspinal Kas | 4.1 (69) 50,6 (9,4) 55(7,1) <0,001 | 502 9,5) 5,1(7,6) <0,001 | 50,3 (10,6) | 5.2 (7,6) <0,001 | 50,8 (10,7) | 57 (84) <0,001
Aort 1425,) 37.4(69) 6,7 (3,4) <0,001 | 35,5 (5,8) 86(7,3) <0,001 | 352 (8,1) 899.3) <0,001 | 33,3 (7,3) 10,8 (8,6) <0,001
Subkutan Yag | -1082(84) | -702(10,1) | 38.1(9) <0,001 | -71,5(10,5) | 36,7 (104) | <0,001 | -102,4(8,8) | 5.8 (5.9 <0,001 | -100,6 (11,2) | 7,6 9) <0,001
Rp. Yag 102,5(82) | 688(89) | 33,7 (8,5 <0,001 | -68,9 (7,8) 33,5 (8,6) <0001 | 9550,1) | 69(65) <0,001 | 939(10,7) | 8,6(69) <0,001
Bobrek Kisti 9,1(3,6) 9,8 (4,8) 0,8 (4,9) 0325 | 102(53) L1(49) 0,168 | 3,1(4,1) 59(3.9) <0,001 | 3,5 4,8 59 @10 20,001

* Subkutan ve Rp. (Retroperitoneal) yag doku ateniiasyon degerlerinin karsilastirilmasinda Wilcoxon testi, diger doku ve organlarda bagimli orneklem t testi
kullanimistir. Karsilastirma sonucunda istatistiksel agidan anlamly fark bulunmayan sonuclar kalin olarak isaretlenmistir. Ortalama fark icin mutlak deger
verilmistir.

* SS: Standart Sapma
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Sekil 12. Sanal ve gercek kontrastsiz goriintiilerinin ateniiasyon dagilimlarinin Box-and-
whisker (Kutu-biyik grafigi) ile gosterilmesi. Kutular ceyrekler arasi arahgi (%25-75),
kutularin ortasindaki ¢izgiler ortalama degerleri, diiz dikey cizgiler ateniiasyon dagilim
araligim gostermektedir. Cember (o) ile isaretli noktalar u¢ degerleri, yildiz (*) ile isaretli
noktalar asir1 degerleri temsil etmektedir.

Atentiasyon dl¢iimlerinin hasta bazli karsilastirilmas1 Tablo 5’te verilmistir.
Karacigerde VUE algoritmasi kullanildiginda hastalarin yaklasik %70’inde 10
HU’dan daha kiigiik ateniiasyon farki 6l¢iilmiis olup yaklasik %2’sinde 20 HU ve
iizeri ateniiasyon farki dl¢lilmustiir. Karacigerde VNC algoritmasi kullanildiginda
ise yaklasik %50’sinde 10 HU’dan daha kii¢lik atentiasyon farki 6l¢iilmiis olup
yaklasik %10’unda 20 HU ve {izeri ateniiasyon farki Sl¢iilmiistiir. Dalak, bobrek ve
safra kesesi atentiasyon Ol¢limlerinde; kullanilan sanal kontrastsiz goriintiileme
algoritmasindan ve inceleme fazindan bagimsiz olarak higbir hastada 20 HU ve
iizeri atenliasyon farki Olgiilmemistir. Dalakta VUE goriintiilerde olglimlerin
yaklasik %15’inde, VNC goriintiilerde yaklagik %20’sinde; bobrekte VNC ve VUE
gorlintiilerde dlglimlerin yaklasik %6’sinda ve safra kesesinde VUE goriintiilerde

Ol¢iimlerin yaklasik %5’inde, VNC goriintiilerde yaklasik %85’inde 10-20 HU
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arasi1 ateniiasyon farki Ol¢iilmiistiir. Paraspinal kasta yaklasik %75 olguda 10
HU’dan daha diisiik ateniiasyon farki saptanirken olgularin yaklasik %4’ tinde 20
HU ve lizeri atentiasyon farki saptanmigtir. Aort dl¢limlerinde tiim sanal kontrastsiz
goriintii serilerinde %10-23 aras1 degisen oranlarda 10 HU’nun altinda ateniiasyon
farki saptanmis olup %4-13 aras1 degigsen oranlarda 20 HU ve iizeri ateniiasyon
farki saptanmistir. Subkutan ve retroperitoneal yag doku Ol¢timlerinde VUE
algoritmas1 kullanildiginda olgularin yalmizca %1-2’sinde, VNC algoritmasi
kullanildiginda ise olgularin yaklasik %70’inde 10 HU’dan daha az ateniiasyon
farki Olclilmiistiir. Yag dokuda VUE algoritmasi kullanildiginda %67-89 arasinda
degisen oranlarda 30 HU ve iizeri, %18-45 arasinda degisen oranlarda 40 HU ve
tizeri ateniiasyon farki saptanmistir. Yag dokuda VNC goriintiilerde yaklasik %96
olguda 20 HU’dan daha disiik ateniiasyon farki saptanmistir. Ateniiasyon

farklarinin anlasilmasi i¢in Bland Altman grafikleri Sekil 13’°te verilmistir.

Yapilan incelemelerde saptanan boyutlar1 1.5-5 cm arasinda, gergek
kontrastsiz serilerde ateniiasyonlar1 1-17 HU arasinda degisen, kontrastli serilerde
kontrast tutulumu gostermeyen toplamda 38 adet bobrek kisti degerlendirilmistir.
Yapilan istatistiksel analizde TNC ile VUE goriintiiler arasinda anlamli fark
(»p=0,168-0,325) saptanmamis olup TNC ile VNC goriintiiler arasinda istatistiksel
acidan anlamhi fark (p<0,001) saptanmistir. Hasta bazli incelemede VUE
goriintlilerde olgularin yaklasik %95’inde, VNC goriintiilerde olgularin yaklasik
%85’inde 10 HU dan daha diisiik atentiasyon farki saptanmistir. Higbir olguda 20

HU ve iizeri ateniiasyon farki saptanmamuistir (Tablo 4 ve 5).
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Tablo 5. Gergek ve sanal kontrastiz goriintiiler arasinda 5,10 ve 20 HU'dan az ateniiasyon
farki bulunan hasta sayilar ve yiizdeleri

Doku n | TNCile HU farki | VUEal VUEV] VNCal VNGV
<5 34 (%35,1)  33(%340) 17 (%17,5) 19 (%19,6)

Karaciger | 97 <10 69 (%712)  T1(%732)  45(%464) 51 (%52.6)
<20 96 (%98.9)  95(%97.9) 91 (%93.8) 90 (%92.8)

<5 48 (%49.5)  51(%52.6) 43 (%443) 54 (%55.7)

Dalak 97 <10 83 (%85.6) 82 (%84.6) 75(%773) 79 (%81.5)

<20 97 (%100)  97(%100)  97(%100) 97 (%100)

<5 68 (%70,1) 65 (%67,0) 54 (%55,7) 56 (%57,7)

Bébrek | 97 <10 91 (%938) 89 (%917)  90(%92.8) 91 (%95.9)
<20 97 (%100) 97 (%100) 97 (%100) 97 (%100)

<5 37 (%56,9) 42 (%64,6) 39 (%60,0) 33 (%50,8)

Safra Kesesi | 65 <10 62 (%954)  62(%954)  59(%90.8) 54 (%83,1)
<20 65(%100)  65(%100)  65(%100) 65 (%100)

<5 40 (%A12) 42 (%d33) 43 (%dd3) 41 (%423)

Paraspinal Kas | 97 <10 4(%T13)  T2(%742) 5 (%T13) 69 (%712)
<20 04 (%969)  95(%97.9)  94(%96.9) 92 (%948)

<5 3 (%320) 24 (%24.7) 24 (%247) 21 (%21.6)

Aorta 97 <10 61 (%62.9) 53 (%S46) 46 (%4T4) 39 (%402)

<20 90 (%92.8) 93 (%95.9)  87(%89.7) 84 (%86.6)

<10 2021) 1%Ll T4 (%T1.9) 64 (%67.4)

3 <20 3(%32)  6(%64)  93(%97.9) 91 (%958)

Subkutan Yag | 95 <30 11(%11,6)  16(%169)  95(%100) 92 (%96.9)
<40 54(%56.9) 67 (%70.6) : 93 (%98.0)

<10 T@L1) 1%Ll 70(745) 61 (%649)

Retroperitoneal | <20 6(%64)  4(%43)  89(947) 88 (%936)
Yag <30 2 (%234)  31(33,0)  94(%100) 92 (%97.9)

<40 77 (%81.9) 75 (19.8) g 94 (%100)

<5 2T (%711 24(%632) 14 (%368) 18 (%47,4)

Bébrek Kisti | 38 <10 36 (%94.8)  37(%974)  33(%868) 32 (%842)
<20 38 (%100) _ 38(%100) _ 38(%100) 38 (%100)

* Yag doku igin 10,20,30 ve 40 HU farka gére siniflandiriimistir.

4.3 Korelasyon Analizleri

Gergek ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasindaki ateniiasyon farkinin BMI
ile korelasyonu Tablo 6’da verilmistir. Paraspinal kas Ol¢limlerinde saptanan
ateniiasyon farkinin tiim serilerde BMI ile istatistiksel agidan anlamli (p<0,001-
0,006) zayif diizeyde (r=0,280-0,351) pozitif korelasyon gosterdigi saptanmistir.
Aorta dlglimlerinde tiim serilerde istatistiksel agidan anlamli (»<0,001) korelasyon
saptanmis olup VUEa, VNCa ve VNCyv goriintiilerde orta diizeyde (0,414-0,480),
VUEyv goriintiilerde ise zayif diizeyde (r=0,366) pozitif korelasyon saptanmustir.
Subkutan yag ol¢iimlerinde istatistiksel agidan anlamli (p=0,05) zay1if diizeyde (r=-

0,202) negatif korelasyon saptanmistir. Bobrek kistlerinden yapilan 6l¢timlerde
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VUEVv goriintiilerde istatistiksel agidan anlamli (p=0,034) zay1f diizeyde (r=0,345)

pozitif korelasyon saptanmistir. Diger dokular ve sanal kontrastsiz goriintiilerde

BMI ile atentiasyon farki arasinda anlamli korelasyon saptanmamistir. Gergek ve

sanal kontrastsiz goriintiiler arasindaki atentiasyon farki ile yas ve cinsiyet arasinda

anlamli korelasyon saptanmamugtir.

Tablo 6. Gercek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon farkinin BMI ile korelasyonu.

TNC-VUEa TNC-VUEvV TNC-VNCa TNC-VNCv
Doku

r p r p r p r p
Karaciger 0,136 | 0,185 0,184 0,072 | 0,088 | 0,392 0,081 0,428
Dalak 0,018 | 0,865 -0,116 | 0,256 | 0,036 | 0,728 0,008 0,941
Bobrek -0,109 | 0,288 0,05 0,628 | 0,126 | 0,218 0,109 0,289
Safra Kesesi -0,079 | 0,531 -0,094 | 0,458 | -0,004 | 0,972 0,145 0,250
Paraspinal Kas 0,351 | <0,001 | 0,280 0,006 | 0,282 | 0,005 0,282 0,005
Aort 0,414 | <0,001 | 0,366 <0,001 | 0,480 | <0,001 | 0,449 <0,001
Subkutan Yag -0,202 | 0,05 -0,011 | 0,913 | -0,054 | 0,603 -0,087 | 0,401
Retroperitoneal Yag | 0,133 | 0,202 0,27 0,797 | -0,073 | 0,484 -0,222 | 0,031
Bobrek Kisti 0,138 | 0,409 0,345 0,034 | -0,156 | 0,349 0,096 0,566

* Subkutan ve retroperitoneal yag doku korelasyonu igin Spearman, diger doku korelasyonlari icin Pearson

analizi kullanilmistir
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Sekil 13. Karaciger icin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz goriintiiniin
ateniiasyon farkimin, ortalamasina karsi cizilmis Bland-Altman Fark grafikleri. Grafikte
merkezdeki cizgi ortalama fark degerini, iist ve alttaki cizgiler 1,96xSS 'yi temsil etmektedir.
Grafikteki noktalar o6l¢iilen her bir veriyi temsil etmektedir.
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Sekil 13. (Devam) Dalak icin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz
goriintiiniin ateniiasyon farkimin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark grafikleri.

66



15.00 15,00

. .
1050 . 1000 A
. L b . .. =
5,00 . 5,00 . .
% 3 ¥ . . i .
- . 2ee % % o ] . 2 .t -
2 . . g -
a - R . 2 . we' ®. e d
00 o = oo o 20 [ o % o .
H . N .o 3 L.
Y] A © et s, et 9 oo, * . o ®
g s ‘% o8 . . £ s 8. .
550 LI . i ) 500 . ® .
. N *e . o0 .. .
ey = . . s
- St 1000 .
.
1500 ™
ET) o00 e om o P 3050 w50 o
TNC-VUEa Ortalama TNC-VUEv Ortalama
2000 . 2000 B
1500 .
1000 4 N .
. e o .
d . . ¢ L% 1000 . * o
H DL e % . i
& . 0o ® & . . s
et s e, . - .
3 P B L 3 e %
g » ot e .* o8 0l g o ’ . s o
¢ < Sl@y Ty Sue : 2 R
& s > . . ) e, - T
H e H FRAR % .
i o0 K .
. . . . .
1050 . ’ .
5,00 . .
. .
- . .
~20,00 ~10,00 bt
2000 7S om0 Ty TS T om0 s om Frymy P Py
TNC-VNCa Ortalama TNC-VNCv Ortalama

Sekil 13. (Devam) Bobrek icin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz
goriintiiniin ateniiasyon farkimin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark grafikleri.

1500
500 .
. D . .
%
. . 1000
. N
. .o
o o . s . . . .
= Siie e
™ L . x | . .
& 2 5 . . . .
& b hd . 5 e . £ . e . o
& 500 LY N 2 . < .
2 . °° g . 00 . . . .
. oo Pt . . . .
7 . 7 e g N 3
L . . .o [*] oo . B . . .
£ . (3 . fw .
-1000 -5.00 . 8 e e .
. N .
. .
1000 .
-15.00 .
-15.00
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 500 1000 1500 2000 2500 3000
“TNC-VUEa Ortalama TNC-VUEv Ortalama
2000 2000
.
- 1500 Y v
. - .
1000
.
N L]
.. . .
¥ : g o e o . .
.
5 5 e s .
£ .o w s e ..
>
g . o . P &2 X
H . . g O
¢ . 7 g g ps v
o . 9 . o % %
. . F iy
* . . 00 . > . .
s
1000 . . .
B . A -
5,00 e
.
2000 -10.00
-1000 o 1000 2000 3000 ) 500 1000 1500 2000 2500 3000
TNC-VNCa Ortalama ‘TNC-VNCv Ortalama

Sekil 13. (Devam) Safra kesesi icin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz
goriintiiniin ateniiasyon farkimin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark grafikleri.
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Sekil 13. (Devam) Paraspinal kas icin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz
goriintiiniin ateniiasyon farkimin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark grafikleri.
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Sekil 13. (Devam) Subkutan yag icin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz
goriintiiniin ateniiasyon farkinin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark grafikleri.
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Sekil 13. (Devam) Retroperitoneal yag icin her bir sanal Kontrastsiz goriintii ile gercek
kontrastsiz goriintiiniin ateniiasyon farkinin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark

grafikleri.
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Sekil 13. (Devam) Bobrek Kkisti i¢cin her bir sanal kontrastsiz goriintii ile gercek kontrastsiz
goriintiiniin ateniiasyon farkimin, ortalamasina karsi ¢izilmis Bland-Altman Fark grafikleri.
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5. TARTISMA

Sanal kontrastsiz goriintiilleme yontemi, li¢iincii nesil cihazlarin kullanima
girmesiyle daha yaygin kullanilmaya baslanan bir yontemdir. Bu ¢aligmada cift
enerji yontemiyle ve 3. nesil cihazla gerceklestirilen abdomen incelemelerinde iki
farkli sanal kontrastsiz goriintiileme algoritmasinin belirli organ ve dokulardaki
performansi incelenmis, bu amagcla kontrasthi serilerden iki farkli yontem ile
tiiretilen sanal kontrastsiz serilerde yapilan ateniiasyon olglimleri, altin standart
yontem olan gergek kontrastsiz seriden yapilan Ol¢lim  degerleriyle
karsilagtirilmistir. BT {ireticileri tarafindan ti¢lii materyal ayrimi yapan farkli ticari
algoritmalar sunulmakta olup, son yillarda bu yontemlerin performansi ve ydontemin
giivenilirligini test eden az sayida calisma yaymlanmistir. Bu ¢alismada yiiksek
BMlI'e sahip hastalar1 da iceren bir hasta grubunda iki farkli sanal kontrastsiz
goriintii isleme yontemi ile farkli organ ve dokularda yapilan ateniiasyon dl¢timleri,

altin standart olan gercek kontrastsiz goriintiilerle kiyaslanmigtir.

Bu ¢aligmanin ana bulgusu VUEv goriintiilerde bobrek ve safra kesesi ile
VUEa ve VUEv goriintiilerde bobrek kistlerinde TNC goriintiiler ile sanal
kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri arasinda istatistiksel olarak anlamli
fark saptanmamis olmasi, bunun disinda test edilen tiim doku ve organlarda TNC
goriintiiler ile sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri arasinda
istatistiksel olarak anlamli farkin bulunmasidir. Ayrica hasta bazl ateniiasyon farki
degerlendirmelerinde Ozellikle karaciger, dalak, paraspinal kas, aorta ve yag
dokuda hastalarin 6nemli bir kisminda 10 HU ve {izeri ateniiasyon farki

saptanmigtir. Bu durum, kontrast tutulumunun degerlendirilmesi, solid/kistik kitle
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ayrimi gibi durumlarda celiskili degerlendirmeye yol agabilir ve bdylece sanal

kontrastsiz goriintiilerin rutin klinik kullanimin1 potansiyel olarak sinirlayabilir.

Ikinci nesil dsDEBT ile yapilan ¢aligmalarda sanal kontrastsiz goriintiilerde,
TNC goriintiilere kiyasla iyotun yetersiz ¢ikartilmasina bagli olabilecegi one
siiriilen daha yiiksek ateniiasyon degerleri saptanmis ve yontemin tanisal alanda
kullaniminin smirlilhig belirtilmistir'>6%° De Cecco ve arkadagslarinin ikinci nesil
dsDEBT ile yaptig1 calisma ile karsilastirildiginda tigiincii nesil dsDEBT ile
yaptigimiz ¢aligmada parankimal organlarda gergek ve sanal kontrastsiz goriintiiler
arasindaki ortalama ateniiasyon farkinin daha diisiik oldugu ve kontrasth
goriintlilerden iyotun ¢ikartilmasinin daha yiiksek basariyla gergeklestirildigi

saptanmistir.
Karaciger:

Sanal kontrastsiz goriintii elde etmek i¢in dSDEBT de iiclii materyal ayrimi
yapabilen, ticari olarak VUE ve VNC olarak adlandirilan iki farkli algoritma
mevcuttur. VUE algoritmasi hava, su ve iyot materyallerini kullanmakta olup genel
dokularin degerlendirilmesi amaci ile gelistirilmistir. VNC algoritmasi ise dzellikle
karaciger ve yagli dokularin degerlendirilmesi igin 6zel olarak gelistirilmis olup
yag, yumusak doku ve iyot materyallerini kullanmaktadir. De Cecco ve
arkadaslarinin 3. nesil dsDEBT ile yaptiklar1 ¢alismada VNC algoritmast ile elde
edilen sanal kontrastsiz goriintiiler degerlendirilmis ve karacigerde gercgek
kontrastsiz goriintiilerle sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri

arasinda istatistiksel olarak anlaml fark saptanmamustir.'3” Ayni ¢alismada 2. nesil
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dsDEBT’den farkli olarak karaciger parankiminden VNC goriintiilerde iyotun
tamamen c¢ikartildig1 gosterilmistir. Bizim calismamizda bu calismadan farkl
olarak diisiik enerjili x 1sm1 tlipii voltaji 90 kVp yerine 100 kVp olarak
kullanilmistir. Ayrica g¢aligmamizda hem VUE hem de VNC algoritmalari
kullanilarak sanal kontrastsiz goriintiiler olusturulmustur. De Cecco ve
arkadaslarimin sundugu calismanin aksine bu calismada karacigerde gergek ve
sanal kontrastsiz goriintiilerin atenliasyonlar1 arasinda, 2. Nesil dsDEBT ile yapilan
caligmalara gore daha diisiik fark bulunsa da her iki sanal kontrastsiz goriintii
olusturma algoritmasinda da TNC goriintiilere kiyasla istatistiksel olarak anlamli
fark saptanmigtir. Calismamizda ayrica karaciger degerlendirilmesi i¢in 6zel olarak
gelistirilen VNC algoritmas1 kullanildiginda ortalama ateniiasyon farkinin (VNCa-
VNCv i¢in 9,8-9,9 HU) VUE algoritmasina gére (VUEa-VUEyv i¢in 5,7-6,6 HU)

daha yiiksek oldugu saptanmustir.

Bobrek:

Bobrekte saptanan lezyonlarin ayirici tanisinda lezyon kontrastlanmasinin
bilinmesi, dolayisiyla kontrastli ve kontrastsiz inceleme fazlari kritik Oneme
sahiptir. Literatiirde kesin bir sinir olmamakla birlikte kontrastli goriintiilerde,
kontrastsiz goriintiilere kiyasla 15-20 HU {izeri Olgiilen ateniiasyon farkinin
lezyonun kontrast tuttugu ve neoplastik bir lezyonu destekleyebilecegi
bildirilmistir.!3%14 Bu ¢alismada bobrek parankiminden yapilan ateniiasyon
Ol¢timlerinin kiyaslanmasinda VUEv ve gercek kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon
degerleri arasinda anlamli farklilik saptanmamistir (p=0,061). Diger sanal

kontrastsiz goriintii serilerinde gercek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin
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atenliasyonlar1 arasinda istatistiksel olarak anlamli farklilik saptanmis olmakla
birlikte ortalama ateniiasyon farklar1 3 HU’nun altinda bulunmustur ki klinik
pratikte ihmal edilebilecek bir diizeydedir. Bu durum uygulanan istatistiksel
degerlendirme yonteminin dogasindan kaynaklanmakta olup, 30-40 HU arasinda
ateniiasyon degerine sahip bobrek parankimi i¢in % 95 giiven araliginda (p <0,05)
istatistiksel anlamli farkin esik degeri 1,5-2 HU, kistlerin ortalama ateniiasyon
degeri <20 HU oldugundan, 20 HU i¢in <1 HU ve 10 HU i¢in <0,5 HU
diizeyindedir. Bu nedenle p degerlerinin yanisira farkin 10 HU’dan disiik
bulundugu hastalarin orant da géz Oniinde bulundurulmasi gereken Onemli bir
parametredir. Bobrek parankimi ateniiasyon degerleri agisindan test edilen sanal
kontrastsiz goriintilleme yontemlerinin bagarili bir sekilde gercek kontrastsiz
yontemle elde edilen ateniiasyon degerlerini yakaladigi belirtilmelidir. Ortalama
ateniiasyon farklar1 ve hasta bazli bireysel ateniiasyon farklar1 degerlendirildiginde;
VUE algoritmasinda, VNC algoritmasina goére TNC goriintiilere daha yakin
ateniiasyon degerleri elde edilmistir. Sanal kontrastsiz goriintiilerin, renal lezyon
karakterizasyonundaki yerini aragtiran ¢aligmalarda, sanal kontrastsiz goriintiilerin,
TNC goriintiilere tanisal alanda kabul edilebilir diizeyde yakin sonuglar verdigi
gosterilmis olsa da TNC ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasindaki atentiasyon farki
degiskenligi nedeniyle sanal kontrastsiz goriintiilerin etkinliginin diisebilecegi
belirtilmis ve dikkatli kullanilmasi Onerilmistir.®>!4! Caligmamizda hasta bazli
degerlendirmede gergcek ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasinda izlenen farklar
degiskenlik gostermekte olup tiim serilerde yaklasik %4-8 olguda 10 HU f{izeri

atenliasyon farki saptanmistir. Atentiasyon farklarinda saptanan bu degiskenlik
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renal lezyon karakterizasyonunda olgularin %4-8’inde atentiasyon Ol¢iim
sonuclarinin tanisal yanilgiya yol acabilecek diizeyde oldugunu ve yontemin klinik
alanda kullanimma temkinli yaklagilmasi gerektigini gosterebilir. Ancak yine de

olgularin yaklasik %95’inde giivenilir veriler ortaya koydugu da belirtilmelidir.

50 yas iistii popiilasyonun %50’sinden fazlasinda renal kitle bulunmakta, bu
kitlelerin biiylik ¢ogunlugu benign kistik lezyon kategorisinde yer almaktadir.!#?
Renal kistik lezyon degerlendirmesinde siklikla kullanilan Bosniak siniflamasina
gore kategori I ve II kistik lezyonlar benign lezyon olarak tanimlanmakta ve ileri
inceleme gerektirmemektedir. BT de dansitesi 0-20 HU arasinda bulunan ve
kontrast tutulumu gostermeyen lezyonlar kategori I; buna ek olarak ince
kontrastlanmayan septa igeren, ¢epersel ya da septal ince kalsifikasyonlar izlenen,
yiiksek atentiasyon degerine sahip olan lezyonlar kategori II olarak
tanimlanmaktadir. Kategori I ve II lezyonlarda malignite olasilig1 diisiik olup
sirastyla yaklasik %3 ve %6 olarak bildirilmistir. Bosniak kategoti III ve IV
lezyonlar malignite potansiyeli tasiyan daha kompleks Kkistik lezyonlar
tanimlamaktadir.'** Bu grupta malignite olasihigi sirasiyla yaklagik %55 ve %91
olarak  bildirilmistir.!**  Renal kistlerin  siniflandirilmasinda  lezyonun
kontrastlanmasi, dolayisiyla kontrastsiz elde edilen goriintiiler 6nemli bir yere
sahiptir. Literatiirde dual enerjili BT ve sanal kontrastsiz goriintiileme ile ilgili
yapilmis calismalarin bazilar1 sanal kontrastsiz goriintiilerin gergek kontrastsiz
goriintliler yerine giivenli bir sekilde kullanilabilecegi, bazilar1 ise ortaya ¢ikan
farkl ateniiasyon Olc¢limlerinin tanisal karigikliga yol acabilecegi ve heniiz yeterli

kanit olmadigindan konuya temkinli yaklagilmas: gerektigi sonucunu
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vurgulamaktadir. Ascenti ve arkadaslarimin dsDEBT ile yaptiklari c¢aligmada
kompleks kistik lezyonlarin tanisinda sanal kontrastsiz goriintiilerin gercek
kontrastsiz goriintiilerin yerini alabilecegi gdsterilmistir. Literatiirde renal kistlerin
smiflandirilmasinda sanal kontrastsiz goriintiilerin gercek kontrastsiz goriintiilere

yakin tanisal degere sahip oldugu belirtilmigtir.®

Bu c¢aligsmada bir kismi tesadiifi olarak saptanmis, yalnizca BT bulgulari ile
tanis1 koyulmus olan Bosniak tip I kistler de sanal ve gercek kontrastsiz
goriintiilerden degerlendirilmistir. Bu lezyonlarda VUEa ile VUEv goriintiilerle
TNC goriintiilerden yapilan dl¢limlerden elde edilen ateniiasyon degerleri arasinda
istatistiksel anlamli farklilik saptanmamigtir. Daha once yapilan renal lezyon
karakterizasyonunda DEBT yonteminin yerini arastiran, basit renal kistleri de
iceren ¢alismalarda, sanal kontrastsiz goriintiilerin bu lezyonlarin tanimlanmasinda
yeterli tanisal etkinlikte oldugu bildirilmis olsa da lezyonlarin bazal ateniiasyon
degerlerinin gercek ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasinda degisken oldugu ve
kontrast tutan/yogun igerikli lezyonlarda bu degiskenligin arttig1 belirtilmigtir, !33-14°
Calismamizda renal kistlerin degerlendirilmesinde VUE goriintiilerin ateniiasyon
degerlerinin, VNC goriintiilere kiyasla TNC goriintiilere daha yakin olmas1 6nemli
bir bulgudur. Bu ¢alismada sanal kontrastsiz goriintiileme yontemlerinin en yiiksek
performans gosterdigi alan renal kist degerlendirmesi olmustur. Hasta bazli
incelemelerde VUE goriintiilerde lezyonlarin kiigiik bir kisminda (%2,6-5,2) 10-20
HU arasi1 ateniiasyon farki saptanmis olmakla birlikte, hastalarin onemli bir

kisminda (%94,8-97,4) ateniiasyon farki <10 HU dur. Bu bulgu, 6zellikle VUE

yontemiyle olusturulan goriintiilerin gergek kontrastsiz goriintiilerin  yerini
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alabilecegini isaret etmektedir. Diisiik oranda bir olgu grubunda ateniiasyon
Olgtimlerinde saptanan degiskenlik, yontemin kistik lezyon tanimlamadaki yerini
smirlayabilir.  Calismamizda kompleks kistik lezyonlar yer almamis ve patolojik
korelasyon yapilmamis olmakla birlikte elde ettigimiz sonuglarla basit renal
kistlerin tanisinda 6nemli bir doz avantaji da saglayan sanal kontrastsiz goriintiilerin
olgularin yaklasik %95’inde giivenilir veriler ortaya koydugu ve klinik pratikte
kullanilabilecegi degerlendirilmistir. Yine de bobrek  kistlerinin
degerlendirilmesinde TNC goriintiilerin rutin protokolden ¢ikarilmasindan 6nce
daha genis hasta gruplarityla yapilacak randomize kontrollii ¢alismalara ihtiyag

vardir.

Safra Kesesi:

Bu calismada safra kesesi degerlendirilmesinde VUEv goriintiilerde ger¢cek
kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleriyle karsilastirildiginda istatistiksel
olarak anlamli farklilik saptanmamis, ek olarak VUE goriintillerde VNC
goriintiilere gére TNC goriintiilere daha yakin ateniiasyon degerleri elde edilmistir.
Bulgular basit renal kistlerde saptadigimiz sonuglarla ortiismekte olup kistik-sivi
icerikli yapilarda VUE algoritmasinin TNC yerine kullanilabilecegi goriislinii

desteklemektedir.

Yag dokusu:

Yag doku 6l¢iimlerinde hem subkutan hem de retroperitoneal yag dokuda
gercek ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasinda istatistiksel agidan anlamli farklilik

saptanmigtir. Gergek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin ortalama atentiasyon farklari
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incelendiginde VNC algoritmasinin VUE algoritmasina kiyasla TNC goriintiilere
cok daha yakin sonuglar verdigi saptanmistir. Hasta bazli bireysel
degerlendirmelerde tiim sanal kontrastsiz goriintii serilerinde yag doku
atenliasyonlar1 negatif degerlerde bulunmustur. Bireysel degerlendirmede VNC
algoritmas1 VUE algoritmasindan daha dogru sonuglar vermis olsa da VNC
algoritmasinda saptanan, 30 HU’nun iizerine ¢ikabilen atentiasyon farklar1 s6z
konusudur. Bununla birlikte VNC algoritmasi kullanildiginda (%65-78), VUE
algoritmasina kiyasla (%1,1-2,1) hastalarin 6nemli bir boliimiinde sanal ve gergek
kontrastsiz goriintiiler arasindaki ateniiasyon farki 10 HU’nun altinda kalmaktadir.
Yani yagh dokularda bu ¢aligmada arastirilan iki sanal kontrastsiz goriintiileme
algoritmasindan VNC’nin VUE’ye gore daha basarili oldugu sdylenebilir. Her ne
kadar ¢aligsma dahilinde yeterli sayida stirrenal adenom olgusu yer almasa da yagh
dokular tizerinde yapilan olgiimlere dayanarak yorumumuz, ateniiasyon farkinda
saptanan bu degiskenligin yagdan zengin adenom gibi yag igerikli lezyonlarin
ayiricl tanisinda sanal kontrastsiz goriintiilemenin mevcut haliyle heniiz gercek
kontrastsiz goriintiilerin yerini alamayacag1 yoniindedir. Bulgularimiz bu yoniiyle
literatiirde yagdan zengin adenomlarda sanal kontrastsiz goriintii serilerinde daha

yliksek ateniiasyon degerleri saptanmis olan ¢aligmalar desteklemektedir, 12146

Aort:

Aort atentiasyon Olgiimlerinde tiim sanal kontrastsiz serilerde, bobrek
atenliasyon Ol¢iimlerinde ise VNC serilerde TNC goriintiilere kiyasla ortalama
olarak daha diisiik ateniiasyon degerleri 6l¢lilmiistiir. Bunun disinda tiim doku ve

organlarda tiim sanal kontrastsiz goriintii serilerinde TNC goriintiilere kiyasla daha
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yliksek atenliasyon degerleri saptanmigtir. Yani kontrastli incelemelerden
kontrastsiz goriintii olusturan sanal kontrastsiz goriintiilleme algoritmalar1 ile
dokularda ve aortada iyotun yetersiz ya da fazla ¢ikartiliyor olmasi s6z konusu
olabilir. Bu bulgu sanal kontrastsiz goriintiilerde olusan atentiasyon farkinda
yalnizca iyot ¢ikarma isleminin yetersiz gerceklestirilmesi degil, ayn1 zamanda
sanal kontrastsiz goriintiileme algoritmalarinin dogasindan kaynaklandigini ve

yazilimlarin gelistirilmesi gerektigini diigiindiirmektedir.

BMI etkisi:

Yakin zamanda Durieux ve arkadaglarimin 3. nesil dsDEBT cihaz1 ile
yaptigi, bu calisma ile benzer modelin kullanildig1 arastirmada gercek ve sanal
kontrastsiz goriintiiler arasindaki ateniiasyon farki ile BMI arasinda tiim dokularda
istatistiksel olarak anlamli korelasyon saptanmustir.'* Bizim ¢alismamizda hasta
popiilasyonunun ortalama BMI degeri bahsi gecen arastirmaya gore daha yiiksek
olup (28,7) hastalarin biiyiik boliimii (%69) fazla kilolu-obez kategorisinde yer
almaktaydi. Calismamizda Durieux ve arkadaslarinin yaptigi ¢aligmanin aksine
parankimal organlarda BMI ile ateniiasyon farki arasinda anlamli korelasyon
saptanmamistir. Ancak paraspinal kas ve aorta dl¢limlerinde tiim serilerde ve VUEv
goriintiilerde bobrek kisti Olclimlerinde BMI ile ateniiasyon farki arasinda
istatistiksel agidan anlamli pozitif korelasyon, VNCv goriintiilerde retroperitoneal
yag doku ve VUEa goériintillerde subkutan yag doku ol¢iimlerinde BMI ile
atenliasyon farki arasinda istatistiksel agidan anlamli hafif diizeyde negatif
korelasyon saptanmistir. Bu calismanin bulgular1 yiiksek BMI degerlerinin,

parankimal organlarin degerlendirilmesinde sanal kontrastsiz goriintiilerin
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atenliasyon degerlerini onemli Olgiide etkilemeyecegini gostermistir. Ancak
paraspinal kaslar ve aorta soz konusu oldugunda anlamli farka yol agabilecegi
belirtilmelidir. Bu durum aortaya yonelik incelemelerde 6rnegin EVAR uygulanan
hastalarda kacak degerlendirmesinde yalnizca kontrastli inceleme yapildiginda
onemli bir sorun olabilir. Bu konuda genis hasta gruplarinda yapilacak ¢aligmalara

gereksinim vardir.

Bu calismada bir hasta disindaki tiim hastalarda parankimal organlarin
tamaminin dual enerji FOV’u igerisinde oldugu saptanmistir. Bir hastada FOV
pozisyonlanmasinin hatali olmasi nedeniyle sol bobrek ve dalagin kiigiik bir
boliimii FOV diginda kalmig ancak dogru FOV pozisyonlanmasi ile tiim parankimal
organlarin FOV icinde kalacagi degerlendirilmistir. Ikinci nesil dsDEBT ile
ortalama BMI’s1 25 olan popiilasyonla yapilan bir ¢alismada olgularin yaklagik
%?25’inde karacigerde dual enerji FOV’unun tam kapsamaya ulasamadigi,
karacigerin bir boliimiiniin FOV disinda kaldig1 bildirilmistir. Bu g¢alismanin
verileri ti¢lincli nesil dsDEBT ile morbid obez populasyonda bile dogru hasta
pozisyonlanmasi ile dual enerji FOV unun yeterli genislikte oldugu ve ikinci nesil
dsDEBT’de yasanan FOV’dan kaynaklanan kisitlamanin  ¢oziildiglini

gostermektedir.
Iyonizan Radyasyon Maruziyeti:

Literatirde DEBT incelemelerinin, SEBT’ye gore radyasyon dozunu
artirmadigimi gosteren onemli kanitlar bulunmaktadir.!4” Calismamizda hesaplanan

radyasyon dozlari, benzer model kullanilarak yapilan caligmalarin radyasyon
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dozlartyla ortiismektedir,!+!148

Zhang ve arkadagslarimin dinamik karaciger
incelemelerini degerlendirdigi 2. nesil dsDEBT ile yapilan ¢alismada yalnizca {ist
abdomen degerlendirilmis, TNC goriintiilerin protokolden ¢ikarilmasiyla yaklasik
%32 doz azaltimi olacag: bildirilmistir.®® De Cecco ve arkadaslar: tarafindan 3.
nesil dsDEBT ile yapilan benzer bir diger g¢alismada, TNC goriintiilerin
protokolden ¢ikarilmasiyla yaklasik %32 doz azaltimi olacagi bildirilmistir.!*’
Calismamizda vendz fazda elde edilen goriintiiler endikasyon dahilinde tiim
abdomeni igerdiginden toplam radyasyon dozu bu ¢aligmalardan fazla goriinse de
cekim protokoliinden TNC goriintiilerin ¢ikartilmasiyla yaklasik %23 gibi 6nemli
bir oranda radyasyon dozu azaltiminin saglanabilecegi hesaplanmistir. Graser ve
arkadaslarinin sanal kontrastsiz goriintii kullanarak renal kitle karakterizasyonunu
degerlendirdigi, kontrastsiz ve bir adet kontrastli seriden olusan incelemelerde
kontrastsiz serinin incelemeden ¢ikartilmasiyla yaklasik %50 doz azaltimi
saglanacagi bildirilmistir.!3* Calismamizda incelemenin yalnizca iist abdomeni
icerdigi ve postkontrast goriintiiniin tek fazdan elde edildigi varsayildiginda, iist
abdomen arteriyel faz goriintilemenin doz verileri kullanilarak tahmini doz
azaltimi ortalama %45 olarak hesaplanmistir. Bu veriler DEBT ve sanal kontrastsiz
goriintiilemenin taniya katkisinin yani sira hastalarin maruz kaldigi iyonizan

radyasyon dozunu da Onemli Olgiide azaltarak rutin kullanimda tercih

edilebilecegini gostermektedir.

Bu ¢alismanin bazi smirliliklart bulunmaktadir. Bunlarin ilki, ¢alismanin
retrospektif olarak gergeklestirilmis olmasi ve g¢alismada kiicliik bir 6rneklem

grubunun  degerlendirilmesidir.  Calismada  sadece nicel degiskenler
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degerlendirilmis olup kalsifikasyon tespiti gibi nitel degiskenler aragtirllmamistir.
Calismamiz 3. nesil dsDEBT cihaz ile gergeklestirilmis olup sonuglarimiz cift
katman dedektdr sistemli DEBT cihazlar1 gibi diger DEBT sistemlerini temsil
etmemektedir. Calismamizda ROI’ler sanal ve gercek kontrastsiz goriintiilerde
manuel olarak yerlestirildiginden, ROI pozisyonu sanal ve gercek kontrastsiz seriler
arasinda az da olsa farklilik gostermis ve farkli ateniiasyon degerleri dl¢lilmesine
yol agmis olabilir. Ayrica ateniiasyon degeri (HU) oOlgiimlerinin goriintiideki
giiriiltii, hasta pozisyonlanmasi, goriintii artefaktlar1 gibi faktorlerden etkilenmesi
ateniiasyon Ol¢iimlerinde degiskenlige neden olabilmektedir. Calismamizda
yalnizca normal doku alanlarindan ateniiasyon ol¢iimleri gerceklestirilmis olup
renal kistler disinda saptanan fokal benign ve malign lezyonlar kii¢iik 6rneklem
biiylikliigii nedeniyle caligmaya dahil edilememistir. Calismamiz tek gozlemciyle
ve tek dl¢limde gerceklestirilmis olup dlgiimlerin gézlemci ici ve gdzlemciler arast

tekrarlanabilirligi aragtirllmamistir.

Gelecek caligmalar i¢in dnerimiz birden fazla gbzlemciyle sanal ve gercek
kontrastsiz goriintiiler arasindaki ateniiasyon farkinin aragtirilmasi, dlglimlerin
dogrulugunun ve tekrarlanabilirliginin arastirilmasidir. Ayrica fokal abdominal
lezyonlar, benign ve malign kitleleri iceren genis hasta gruplariyla kontrolli
randomize c¢aligmalar yapilabilir. Bu c¢aligmalarda ayrica lezyonlarin
degerlendirilmesinde hangi sanal kontrastsiz goriintiileme algoritmasinin (VUE,

VNC) kullanilmasinin uygun olacagi da arastiriimalidir.
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6. SONUC

Bu calismada VUE goriintiilerin bobrek parankiminde ve basit renal
kistlerde gercek kontrastsiz goriintiilere olduk¢a yakin performans gosterdigi
saptanmigtir. Bu yoniiyle elde edilen sonuglar bobreklerin degerlendirilmesinde
sanal kontrastsiz goriintiilerin gercek kontrastsiz goriintiilerin yerini alabilecegi
isaret etmektedir. Yine de bu alanda genis hasta gruplarinda solid ve kistik

lezyonlar1 degerlendiren calismalara ihtiya¢ vardir.

Bobrek parankimi ve kistler digindaki diger doku ve organlarda bu
calismada elde edilen bulgular sanal kontrastsiz goriintiilerle ger¢ek kontrastsiz
goriintiilerin ateniiasyonlar1 arasinda énemli farkliliklar oldugunu gdstermektedir.
Bu nedenle klinik kullanimda bu agamada sanal kontrastsiz goriintiilerin gergek
kontrastsiz goriintiilerin yerini biitlinliyle alamayacagi degerlendirilmistir.
Bulgularimiz yagli dokular ve yag igeren lezyonlar i¢in VNC algoritmasi, sivi
icerikli lezyonlar i¢inse VUE algoritmasiin kullanilmasinin daha dogru sonuglar
verdigini gostermektedir. Bu bulgunun dogrulanmasi i¢in her iki algoritmay1 da

kullanarak spesifik lezyonlar ile yapilacak ¢alismalara ihtiya¢ vardir.

Bu calismada BMI degerlerinin sanal ve gergek kontrastsiz goriintiiler
arasindaki atentiasyon farki lizerine olasi etkisine bakilmis, parankimal organlarda

degerlendirilen alanlarda etkisi olmadig1 gosterilmistir.

Son olarak calismamizda sanal kontrastsiz goriintiilerin kullanilmasinin

radyasyon dozunda Onemli bir azalma saglayacagi ortaya konmus olup,
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bulgularimiz DEBT teknolojisinin gelecekte daha da etkin bir sekilde BT’ de

radyasyon dozunu azaltmakta dnemli bir yeri olacagini diislindiirmektedir.
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8. OZET

CIFT KAYNAKLI CiFT ENERJILI ABDOMINAL BiLGISAYARLI
TOMOGRAFI ILE ELDE EDILEN SANAL VE GERCEK KONTRASTSIZ
GORUNTULERDE ATENUASYON DEGERLERININ
KARSILASTIRILMASI

Bu calismanin ana amaci 3. nesil ¢ift kaynakli ¢ift enerjili bilgisayarl
tomografi (dsDEBT) kullanilarak elde edilen sanal ve gercek kontrastsiz
goriintiilerin ateniiasyon degerlerinin karsilagtirilarak sanal kontrastsiz goriintiilerin
klinik kullanimda etkinliginin ve giivenilirliginin belirlenmesidir. Bu ¢alismada
ayrica farkli BMI degerlerinin sanal ve ger¢ek kontrastsiz goriintiiler arasindaki
ateniiasyon farki iizerinde etkisinin olup olmadig: arastirilmistir.

Calisma retrospektif olarak tasarlanmis olup calismaya farkli amaglarla
dinamik abdominal BT ¢ekilmis 97 hasta dahil edilmistir. BT incelemeleri tek
enerjili kontrastsiz goriintii (120 kVp), ¢ift enerjili arteriyel ve vendz faz goriintiiler
(Tiip potansiyelleri 100 ve 150 kVp) ile elde edilmistir. Sanal kontrastsiz goriintiiler
ticari olarak ulasilabilen iki farkli algoritma kullanilarak (VUE ve VNC) arteriyel
(a) ve vendz (v) fazlar i¢in ayr1 ayr1 olusturulmustur. Gergek kontrastsiz ve sanal
kontrastiz goriintiilerden karaciger, dalak, bobrek, safra kesesi, paraspinal kas, aort,
subkutan yag ve retroperitoneal yagdan ayrica saptanan renal kistlerden ateniiasyon
Olgtimleri yapilmigtir.

Gergek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon degerleri arasinda
VUEv goriintiilerde bobrekte, bobrek kistlerinde ve safra kesesinde (p=0,061-

0,325) istatistiksel olarak anlamli fark saptanmamistir. Bunun disinda tiim
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dokularda gercek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin atenliasyon degerleri arasinda
istatistiksel olarak anlamli fark saptanmistir (p<0,001-0,025). Hasta bazli yapilan
bireysel degerlendirmede sanal ve gercek kontrastsiz goriintiiler arasindaki
atenliasyon farkinin 10 HU ve daha yiiksek oldugu olgularin yiizdesi kullanilan
algoritmaya bagl olarak bobrek parankimi, bobrek kisti ve safra kesesi i¢in %3-8
arasinda degisirken yag doku i¢in bu oranin yaklasik %90 seviyelerine ¢ikabildigi
saptanmigtir. Gergek ve sanal kontrastsiz goriintiilerin ateniiasyon farklar1 ile BMI
arasinda aort ve paraspinal kas disinda anlaml1 korelasyon saptanmamistir. Gergek
kontrastsiz goriintiilerin ¢ekim protokoliinden ¢ikartilmasiyla elde edilecek tahmini
doz azaltimi1 (DLP) ortalama yaklasik %23 olarak hesaplanmistir.

Sonug olarak bu ¢alisma 3. nesil dsDEBT ile elde edilen sanal kontrastsiz
goriintiilerin gercek ve sanal kontrastsiz goriintiiler arasindaki ateniiasyon farki ve
degiskenligi nedeniyle klinik pratikte gercek kontrastsiz goriintiilerin yerini bu
asamada biitlinliyle alamayacagini gosterse de bdbrek parankimi ve kistik
lezyonlarin degerlendirmesi s6z konusu oldugunda basarili sonuclar elde edildigi
belirtilmelidir.

Anahtar Kelimeler: Sanal kontrastsiz goriintiileme, Cift (Dual) enerjili BT,

Abdomen
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9. SUMMARY

COMPARISON OF ATTENUATION VALUES IN TRUE AND VIRTUAL
UNENHANCED IMAGES OBTAINED WITH DUAL SOURCE DUAL

ENERGY ABDOMINAL COMPUTERIZED TOMOGRAPHY

The main objective of this study was to determine the effectiveness and
safety of virtual unenhanced images in clinical use by comparing the attenuation
values of virtual and true unenhanced images obtained with using 3rd generation
dual source dual energy computed tomography (dsDECT). In this study, it is also
investigated whether different body mass index (BMI) values have an effect on

attenuation difference between virtual and real unenhanced images.

This study was designed retrospectively and included 97 patients who
underwent dynamic abdominal CT for different purposes. CT scans were obtained
with single energy noncontrast image (120 kVp), dual energy arterial and venous
phase images (tube potentials 100 and 150 kVp). Virtual unenhanced images were
generated separately for arterial (a) and venous (v) phases using two commercially
available algorithms (VUE and VNC). Attenuation measurements were performed
on true and virtual unenhanced images from liver, spleen, kidney, gallbladder,
paraspinal muscle, aorta, subcutaneous fat and retroperitoneal fat also detected

renal cysts.

There was a statistically significant difference between the attenuation
values of true and virtual unenhanced images in all tissues (p <0.001-0.025), with

the exception of the VUEv images in kidney, renal cysts and gallbladder (p = 0.061-
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0.325). According to the algorithm which is used, the percentage of cases where the
difference of attenuation between virtual and true unenhanced images is 10 HU or
higher in the patient-based individual evaluation varies between 3-8% for renal
parenchyma, kidney cyst and gallbladder, while this ratio can reach up to 90% for
adipose tissue. There was no significant correlation between BMI and attenuation
differences between true and virtual unenhanced images except aorta and paraspinal
muscle. The estimated dose reduction (DLP) obtained by excluding true
unenhanced images from the imaging protocol was calculated to be approximately

23% on average.

In conclusion, although this study showed that the virtual unenhanced
images obtained with 3rd generation dsDECT could not completely replace true
unenhanced images in clinical practice due to the difference and variability of
attenuation between real and virtual unenhanced images, successful results were

obtained while evaluating renal parenchyma and cystic lesions should be noted.

Keywords: Virtual noncontrast images, Dual energy CT, Abdomen
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