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m Cift enerji BT'nin fiziginin ve materyalleri
nasil ayirt edebildiginin bilinmesi

m Cift enerji BT'nin sagladigi 6zellikler ve
bunlarin kullanim alanlarinin bilinmesi
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GIRiS

Cift enerji bilgisayarli tomografi (CEBT)
objenin iki farkli enerji spektrumunda tara-
narak doku igerisindeki farkli materyallerin
birbirinden ayirt edilebilmesine olanak saglar.
Iki farkli enerji spektrumunda tarama yapildi-
g1 icin “Spektral BT” adiyla da bilinmektedir.
Konvansiyonel tek enerji BT de dokularin yal-
nizca ateniiasyon bilgisi elde edildiginden ve
farkli materyaller ayni atentiasyon degerlerine
sahip olabileceginden birbirinden ayirt edile-
mezler. Buna drnek olarak yogun kalsifik bir
damar liimeninde akan iyot iceren kanin ayirt
edilememesi veya yine iyotlu kontrast iceren
renal toplayict sistem limenindeki tasin ayirt
edilememesi verilebilir. Bu baglamda CEBT
konvansiyonel BT’yi daha ileri bir noktaya
tasimis olup tek bir BT goriintiilemede birden
fazla parametrenin degerlendirilmesini mim-
kiin kilmustir.

CEBT ile materyallerin birbirinden ayirt
edilebilmesi kuramsal olarak 1976’ten beri bi-
linmekle beraber [1, 2] mevcut teknolojilerde
farkl enerji spektrumlarinda ayn1 anda ¢ekimin

miimkiin olmamasi, pes pese iki ayri ¢ekim ge-
rekmesi, ¢gekim siiresinin uzun olmasi nedeniy-
le hastanin aldig1 radyasyon dozunun artmasi,
buna bagli uzaysal ve zamansal hizalanmadaki
hatalarin fazla olmasi ve X 1s1n1 tiip ¢iktilarin-
daki yetersizlikler nedeniyle klinik kullanima
girmesi 2006 yilina kadar miimkiin olmamistir
[3, 4]. 2006 yilindan glinlimiize kadar olan za-
manda CEBT kullanim1 tiim diinyada oldugu
gibi iilkemizde de giderek yayginlagsmakta ve
buna ait literatiir de her gegen giin biiylimek-
tedir. Ancak tlkemizdeki kullanimi bir¢ok
farklh faktore bagli olarak daha ¢ok akademik
kurumlarla sinirh kaldigindan genel olarak ca-
ligma prensipleri ve kullanim alanlar1 yeterince
bilinmemektedir. Bu nedenle biz bu derlemede
CEBT’nin temel prensiplerini ve klinik kulla-
nim alanlarini anlatmay1 amagladik.

CEBT’NiIN TEMEL PRENSIPLERI

BT’ de goriintii olusumu dokularin X 1s1n1m
degisken derecelerde zayiflatmasi veya ate-
nliasyonuna baglidir. Bir bagka deyisle ne kadar
X 1511 fotonunun dedektdre yansidiginin gos-
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tergesidir. Bunu daha iyi anlayabilmek i¢in
X 1sminin doku ile etkilesiminin iyi bilinme-
si gerekir. Tanisal radyoloji enerji araliginda
X 1sinlart doku ile iki farkli sekilde etkilesim
gosterir. Bu etkilesimler fotoelektrik etki ve
Compton sag¢ilmasidir. Compton sagilmasi go-
riintlideki giirtiltiiden sorumlu oldugundan ve
gorlintii olusumuna katkist bulunmadigindan
burada detayli bir sekilde deginilmeyecektir.
Ancak fotoelektrik etki goriintii olusumunun
temel sebebidir. Fotoelektrik etki atom numa-
rasinin kiipti (Z%) ile dogru orantili, X 1gmimin
enerjisi (E) ile ters orantilidir. Bu etkilesimde
X 1ginlar1 dokudaki atomlarin en i¢ yoriingesin-
deki (K yoriingesi) elektronu koparacak kadar
enerjiye sahipse bu yoriingedeki elektronu ko-
partarak disar1 firlatir ve bu yoriingedeki bos-
luk bir iist yoriingedeki (L yoriingesi) elektron
tarafindan doldurulur ve aradaki enerji farki
karakteristik radyasyon olarak yayilir (Resim
1). K yoriingesindeki elektronu koparmak i¢in
gereken minimum enerji K kenari olarak adlan-
dirtlir ve X 1gmnimin enerjisi K kenarina ne ka-
dar yakinsa fotoelektrik etkinin olma olasiligi
o kadar artmaktadir. Tablo 1’de gesitli madde-
lerin K kenart degerleri goriilmektedir. Viicudu
olusturan yumusak dokularda bulunan baslica
elementlerden karbon, oksijen, hidrojen ve
azotun K kenarlar1 olduke¢a diisiik ve birbirine
yakin degerlerde oldugundan fotoelektrik etki-
ye katkisi olduke¢a azdir ve bu nedenle anlamli
ateniiasyon farkliligina sebep olmazlar. Ancak
iyotun K kenari tanisal X 1511 spektrumundaki
ortalama enerjiye yakin oldugundan az mik-
tarda iyot iceren dokularda bile igermeyenlere
nazaran anlamli atentiasyon farklilig1 goriiliir.
Tanisal BT goriintiillemede X 1sinmin enerjisi
azaldikca kontrast rezollisyonunun artmasinin
sebebi enerji diizeyinin iyotun K kenarina yak-
lasmas1 nedeniyledir. Ancak diisiik enerji dii-
zeylerinde X 1smlarimin ¢ogu doku tarafindan
emildiginden dolay1 dedektore ¢ok az miktarda
foton ulasir ve foton sayisinin azligindan dola-
y1 glirtiltii artar [5].

BT’de bir vokselin ateniiasyon degeri veya
BT numaras1 o vokselin toplam lineer ateniias-
yon katsayist ile iligkilidir. Lineer ateniiasyon
katsayist X 1sminin belirli kalinlikta bir doku
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© Firlatilan elektron

Gelen foton

dolduran elektron

Karakteristik radyasyon

Resim 1. Fotoelektrik etkinin sematik gdsterimi.
Bir fotonun enerjisi K yortungesindeki elektro-
nun enerjisine esit veya daha yuksekse onu disari
firlatir ve kendi enerjisini tamamen kaybeder. K
yorungesindeki bosluk bir Gst ydringedeki elekt-
ron tarafindan doldurularak aradaki enerji farki
karakteristik radyasyon olarak yayilir.

Tablo 1: Dokularda Bulunan Temel Elementler
ve Kontrast Maddeleri, K Kenarlari ve Atom
Numaralan

K kenari  Atom numarasi

Element (keV) (2)
Hidrojen (H) 0,01 1

Karbon (C) 0,28 6

Azot (N) 0,40 7

Oksijen (O) 0,53 8
Kalsiyum (Ca) 4,00 20
iyot (I) 33,20 53
Baryum (Ba) 37,45 56
Gadolinyum (Gd) 50,20 64

tarafindan ne kadar zayiflatildiginin gostergesi
olup dokuya spesifik bir deger degildir. Lineer
ateniiasyon katsayisi ortalama ateniiasyon kat-
sayist ile maddenin doku igerisindeki yogun-
lugu (g/cm?) ¢arpilarak elde edilir. Ortalama
ateniiasyon katsayisi dokuya spesifik bir deger
olup Ulusal Standartlar ve Teknoloji Enstitiisii
(National Standards and Technology Institute)
veri tabaninda, periyodik cetvelde atom nu-
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140/80 kVp 120-140 kVo
140 kVp 80 kVo
N = =
Cift kaynakh Hizh kV-degisimli Dedektor tabakali

Resim 2. En yaygin kullanilan cift kaynakli, hizli kV-degisimli ve dedektor tabakali cift enerji BT tiplerinin

sematik gosterimi

marasi 1 ve 92 arasindaki tiim elementlerin ve
radyolojik goriintiileme ile alakali olabilecek
bilesiklerin 1’den 20 meV’a kadar olan tiim
enerji degerlerinde ortalama ateniiasyon kat-
sayist degerleri mevcuttur. Bu durumda farkh
yogunluktaki maddeler ayni ateniiasyon de-
gerlerine sahip olabilirler [6]. Konvansiyonel
BT’de bir vokselin ateniiasyon degerinin o
vokseli olusturan farkli materyallerin bireysel
lineer ateniiasyon katsayisi degerlerinin topla-
midir. Konvansiyonel goriintiilemedeki tek bir
enerji spektrumunda lineer ateniiasyon deger-
leri lizerinden materyallerin yogunluklar ayirt
edilemez ancak CEBT’de oldugu gibi farkl bir
enerji diizeyinde ikinci bir tarama daha yapi-
lirsa materyallerin farkli enerji diizeylerinde
farkli ateniiasyon degerlerine sahip oldugun-
dan yola ¢ikilarak materyal yogunluklar1 sofis-
tike bilgisayar algoritmalari ile belirlenebilir ve
materyaller birbirinden ayirt edilebilirler [ 7].
CEBT’de iki farkli enerji diizeyinde tarama
icin kullanilan degerler genellikle 80 ve 140
kV’dir. Diisiik ve yiiksek enerji degerleri ara-
sindaki fark ne kadar fazlaysa materyallerin
birbirinden ayrimi o kadar iyi olacaktir [&].
Klinik kullanimda 80 kV’den diisiik tiip voltaj
genellikle mevcut degildir ¢linkii bu durumda
birgok foton viicut tarafindan emileceginden
gOrilintli olusumuna anlamli bir katkist olmaya-

caktir. Ayrica mevcut birgok tiipte 140 kV’nin
iizerinde degerler mevcut degildir. Ugiincii
jenerasyon ¢ift kaynakli CEBT de tiip voltaji
150 kV’ye ¢ikartlmig ve spektral ayrimin art-
tirtlmas1 amaciyla tiip ¢ikisina kalay filtre de
eklenmigtir. Ancak enerjinin daha da yiikseltil-
mesi hasta dozunu arttiracagindan ve yumusak
doku kontrastin1 da belirgin diislireceginden
klinik kullanim1 sinirhdir [7, 9].

CiFT ENERJi BT TiPLERI

Gliniimiizde ticari olarak mevcut olan 6 tip
CEBT platformu vardir [6, 10]. Bunlar g¢ift
kaynakli [11], hizl1 kV-degisimli [12], dedek-
tor tabakali [13], ayrik filtreli [14] sekansiyel
taramali ve yavas kV-degisimli CEBT sistem-
leridir [15]. En yaygin olarak kullanilan sis-
temler ilk {i¢ sistemdir (Resim 2). Cift kay-
nakli CEBT’de birbirine yaklasik 90 derece
actyla yerlestirilmis diisiik ve yiiksek enerjide
tarama yapan iki ayri tiip ve bunlarin karsilari-
na yerlestirilmis iki adet dedektor bulunur (So-
matom Definition; Siemens Healthcare). Hizli
kV-degisimli CEBT de tek bir gantry doniisii
siiresinde ms’ler iginde diisiik ve yliksek ener-
ji diizeyleri arasinda voltaj degisimi yapan tek
bir X 1s1n1 tiipii bulunur. Bu X 1s1n1 tiipti karsi-
sinda veri toplama hiz1 olduk¢a artmis 6zel bir



dedektor sistemi bulunur (gemstone detector,
GE Healthcare). Dedektor tabakali sistemler-
de farkli sintilasyon materyallerinden olusan
iki farkli dedektor Ust iiste iki tabaka seklinde
yerlestirilmis olup (sandvi¢ dedektor) daha
ylizeydeki dedektor diisiik enerjili X 1sinlari-
n1 absorbe ederken daha derinde olani yiiksek
enerjili X 1smlarini absorbe eder (Philips He-
althcare) [8]. Her bir sistemin kendine gore
avantaj ve dezavantajlar1 bulunmaktadir. Cift
kaynakli BT de iki X 11 tiipiiniin FOV’larn
(field of view) farklidir. Bunlardan biri 50 cm
iken digerinde ilk jenerasyon BT’lerde 25 cm
idi. Bu durum &zellikle obez hastalarda has-
talarin gantry’ye uygun yerlestirilmelerini ve
degerlendirilecek organin iyi hizalanmasini
gerektiriyordu. Ikinci jenerasyon ¢ift kaynakli
CEBT’de bu limitasyon nispeten azaltilarak
ikinci dedektor ¢ap1r 33 cm’ye ¢ikarildi ve
yiliksek enerjili tlipe filtrasyonu arttiric1 kalay
filtre eklendi. Ugiincii jenerasyon ¢ift kaynakli
CEBT’de spektral ayrimi arttirmak amaciyla
yiliksek enerjili tlip voltaji 150 kVp’ye ¢ika-
rildi ve daha kalin bir kalay filtre eklendi |8,
16]. Cift kaynakli sistemlerin bir avantaji da
her bir tiip i¢in tiip akiminin birbirinden ba-
gimsiz olarak degistirilebilmesi ve optimize
edilebilmesidir. Dezavantajlarindan bir digeri
de sagilmig radyasyon varligidir. Bir tiipten
¢ikan foton diger tiiplin dedektdri tarafindan
saptanabilir ve bu da spektral ayrimi bozarak
Ozellesmis sagilma diizeltici algoritmalarin
kullanimim gerektirir [ 17]. Hizli kV-degisimli
CEBT’nin avantajlar1 neredeyse simultane ¢e-
kim olmasi nedeniyle uzaysal ve temporal iist
iiste bindirmenin ¢ok iyi olmasi, tiim FOV’un
(50 cm) etkin bir sekilde kullanilabilmesi ve
materyal dekompozisyon islemi projeksiyon
boslugunda yapildig: i¢in 151n sertlesmesi ar-
tefaktin1 azaltmasi olarak sayilabilir [6, 7].
Dezavantajlar1 farkl voltaj degerlerinde tiip
akiminin degistirilememesi, buna baglh ola-
rak diisiik enerji degerinde foton ¢iktisinin
arttirilabilmesi amaciyla yiiksek tiip akimi
kullanilmas1 gerekliligi ve farkli enerji dii-
zeylerinde birbirinden bagimsiz filtrasyon
yapilamamasidir |8, 9]. Tabakali dedektor
sistemlerin avantaji diger sistemlerin aksine
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tek, sabit bir tiip voltajinda (120 kVp) CEBT
goriintiilemesi yapilabilmesidir ve ¢ift enerji
degerlendirmesi yine diger sistemlerin aksine
BT taramasu bittikten sonra retrospektif olarak
yapilabilmektedir. Materyal dekompozisyon
islemi projeksiyon boslugunda yapildig: i¢in
151n sertlesmesi artefakti azaltmasi agisindan
da avantajlhidir [ 18]. Bu sistemin ana dezavan-
taj1 sintilator absorbsiyon 6zellikleri diisiik ve
yiksek enerjili fotonlar arasinda keskin bir
ayrima izin vermedigi i¢in enerji ayriminin
daha diisiik olmasidir ve bunun basarilmasi
i¢in daha yiiksek radyasyon dozu gerekmek-
tedir [9, 19].

CEBT KLiNiK UYGULAMALARI

CEBT’nin en sik kullanilan uygulamala-
r1 sanal monokromatik goriintiiler ve sanal
kontrastsiz goriintiilemeyi de igceren materyal
dekompozisyon analizidir. Ayrica rutin tanisal
goriintiileme igin standart, materyal spesifik
olmayan goriintiiler elde edebilmek de miim-
kiindiir. Bunlarin her biri sonraki boliimlerde
detayli bir sekilde tartisilacaktir. Hastanemizde
kurulu olan sistem hizli kV-degisimli CEBT ol-
dugundan biz bu derlemede klinik uygulamala-
r1 agirlikli olarak hizli kV-degisimli CEBT iize-
rinden tartisacagiz.

Standart Tanisal Goruintuler

Standart tanisal goriintiiler giinliik radyolo-
ji pratiginde kullanilan ve konvansiyonel tek
enerji polikromatik BT goriintii yerine gecen
gorilintiilerdir. Cift kaynakli sistemlerde bu
goriintiiler diisiik ve yiiksek kVp ¢ekimle-
rinden gelen goriintiileme verilerini goriinti
boslugunda birlestirerek olusturulur ve bu
goriintiiler harmanlanmis “blended” goriintii-
ler olarak adlandirilir. Tlgili CEBT is istasyo-
nununda harmanlanmis goriintiilere diisiik ve
yiksek enerjili goriintii verilerinin goreceli
ylizde cinsinden katkis1 kaydirma ¢ubugu ile
degistirilebilir. Hizli kV-degisimli sistemler-
de boyle bir harmanlama segenegi mevcut
olmayip gercek 80 ve 140 kVp goriintiiler
olusturulmadan projeksiyon veya ham data

929



100

Camlidag ve Danaci

Resim 3. Lomber vertebralarda metalik tespit
materyalleri olan hastada sanal monokromatik
gorintulerde enerji duzeyi yukseldikce metalik
artefaktin azaldigi dikkati cekmektedir.

boslugunda monokromatik goriintiiler olustu-
rularak 70 veya 78 keV’ta olusturulmus go-
riintiiler PACS’a (picture archiving and com-
munication system) atilir [16].

Sanal Monokromatik Goriintiler

Monokromatik goriintiiler eger bir obje po-
likromatik degil de tek bir enerji diizeyinde X
1511 fotonlar lireten bir kaynak tarafindan ta-
ransaydi objenin nasil gériinecegini sanal ola-
rak gosterir. Monokromatik goriintiilerin olus-
turulmasi materyal dekompozisyonu ve temel
materyallerin kitle ateniiasyonu bilgisi iizerin-
den yapilir. Farkli ¢ift enerji sistemlerde mater-
yal dekompozisyonuna yaklagimda farkliliklar
mevcuttur. Cift kaynakli sistemlerde goriintii
boslugu tabanli materyal dekompozisyon kul-
lanilirken, hizli kV-degisimli sistemlerde pro-
jeksiyon boslugu kullanilir. Bunun sebebi ¢ift
kaynakl1 sistemlerde helikal modda 90°’lik bir
faz farki ile toplanan diisiik ve yiiksek enerjili
projeksiyon verilerinin birbiri ile ¢akigmama-
sidir. Projeksiyon ve goriintii boslugu materyal
dekompozisyonundaki temel farklilik iki temel
materyalin kitle yogunluklarinin belirlenme-
si ile iligkilidir. Projeksiyon tabanli yontemde
iki temel materyalin goriintlisii olusturulma-

dan Once her bir projeksiyonda kitle yogunluk
entegrasyonu yapilirken goriintli tabanli yon-
temde bu islem goriintii rekonstriiksiyonundan
sonra yapilir. Bu nedenle 151n sertlesmesi arte-
faktinin projeksiyon tabanl yontemlerde daha
az olmasi beklenir. Ciinkii 151n sertlesmesi her
bir X 1s1n1 projeksiyonunda gerceklesir [20].
CEBT ile 40 keV’den 140 keV’e kadar olan X
1511 enerji spektrumunda sanal monokroma-
tik goriintiiler elde edilebilmektedir. Giinliik
pratikte 151 sertlesmesi artefaktinin azalmasi
renal kistlerin yalanci kontrastlanmasi (pseu-
doenhancement) ve metal artefakt azaltilmasi
konularinda yardimci olmaktadir [21, 22]. Ay-
rica degisik enerji diizeylerinde lezyon sapta-
nabilirligi de optimize edilebilmektedir.

Metal Artefakt Azaltilmasi

Biiyiik metal implantlar1 olan hastalarda kon-
vansiyonel BT goriintileme oldukca zordur
¢linkii metal yapilar 151 sertlesmesi, foton ag-
l1g1 ve sagilmasi gibi nedenlerle BT goriintiisii-
niin kalitesini 6nemli derecede bozabilirler [23,
24]. CEBT 1sin sertlesmesi artefaktina baglh
gelisen metal artefaktlarinin azaltilmasina yar-
dimc1 olabilir (Resim 3). Metal implantlarin
olusturdugu artefaktlar1 azaltmak i¢in 95-150
keV arasindaki monokromatik enerji diizeyle-
rinin etkili oldugu bulunmustur. Ancak bunun
gibi yliksek enerji degerlerinde doku kontrasi-
nin azalacag1 da goz oniinde bulundurulmalidir
[23,25]. Ayrica CEBT’nin foton achgi artefak-
tinin diizeltilmesine katkisi yoktur. Bu agidan
foton acghigr artefaktini da azaltmak ve kontrast
rezoliisyonunun azalmasini da engellemek
amactyla farkli metal artefakt azaltma algorit-
malarinin kullanilmas: gerekebilir [26].

Bobrek Kist Yalanci
Kontrastlanmasinda Azalma

Basit bobrek kistleri ateniiasyonu suyun ate-
nliasyonuna benzer sekilde 0-20 arasinda olan
ve kontraslanmayan i¢i sivi dolu yapilardir.
Kontrasth goriintiilerde teknik nedenlere bag-
It 10 HU’ya varan ateniiasyon artig1 goriilebi-
lir ve bu kontrastlanma olarak kabul edilmez
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Resim 4. A, B. Ultrasonografi ile sag bobrekte ka-
rakterize edilemeyen hipoekoik lezyon sapta-
nan 48 yasindaki erkek hastaya yapilan dinamik
BT incelemede (A) lezyon dansitesi kontrastsiz,
nefrogram ve ekskretuar faz gérintulerde sira-
siyla 7, 28 ve 22 HU olarak olctlayor. Bu haliyle
kontrastlaniyormus izlenimi veren lezyonun cift
enerji analizinde (B) elde edilen spektral ate-
nUasyon egrisinde Uzerine pembe renkli ROI
(region of interest) yerlestirilen safra kesesi gibi
kistik yapilarda beklenen duz bir egrinin aksine
yalanci kontrastlanmayi gosteren ve iyotun egri-
sini andiran hizli inisli bir egri géralayor (kirmizi
ROI). Grafikte 90 keV'den sonra yalanci kontrast-
lanma etkisinin ortadan kalktigi géraltyor.

[27]. Yalanc1 kontrastlanma basit bir renal kis-
tin parsiyel voliim ortalamasi etkisi ortadan
kaldirildiktan sonra bile 151n sertlesmesi etki-
sine bagl artefaksiyel olarak ateniiasyonunun
10 HU {izerinde artmasidir [28]. Bu durum 1
cm’nin altinda ve santral yerlesimli kistlerde,
arka plan kontrastlanmasi yiiksek kistlerde
daha sik goriiliir [12, 27, 29]. Isin sertlesmesi
artefaktinin azaltilmasi potansiyelinden dola-
y1 sanal monokromatik goriintiilerin renal kist
yalanci kontrastlanma etkisini azalttigi hem in
vitro, hem de vivo caligmalarda gosterilmistir.
80-140 keV arasindaki enerji degerlerinde bu
yalanci kontrastlanmanin ortadan kalktig1 ka-
nitlanmustir (Resim 4) [22, 30].

Cift Enerji BT Uygulamalari

Resim 5. BObrek kitle karakterizasyonu amaciyla
dinamik CEBT yapilan 72 yasindaki erkek has-
tada sanal monokromatik goéruntulerde kont-
rastlanan komponenti 40 keV gorintulerde cok
daha net olarak izlenen (oklar) papiller renal
hucreli karsinom olgusu goéralayor.

Artmis Lezyon Saptanabilirligi

Bir okuyucunun normal doku planindaki
bir lezyonu saptayabilme yetenegini belirle-
yen en Oonemli dzellik kontrast-giiriiltii ora-
nidir (KGO). CEBT’nin diisiik enerji diizeyi
olan 80 kVp’de KGO artar ¢iinkii konvan-
siyonel tek enerji polikromatik 120 kVp’de
goriintiileme ile karsilastirildiginda ortalama
enerji diizeyi 80 kVp icin daha diisiik olup
iyotun K kenarina daha yakindir (33,2 keV).
Bu durumda fotoelektrik etki ve X 1sin1 ab-
sorbsiyonu artacagindan iyot igeren ve icer-
meyen dokular arasindaki kontrast artacak ve
bu da normal doku igerisinde lezyon saptana-
bilirligini arttiracaktir (Resim 5) [16]. Mev-
cut bilgi ile optimal KGO hem c¢ift kaynakli,
hem de hizli kV-degisimli sistemlerde genel-
likle 60-70 keV enerji araliginda elde edilir
[20]. Ayrica kontrast nefropati riski olan has-
talarda anjiografik incelemelerde hastaya ve-
rilen kontrast miktar1 azaltilip monokromatik
goriintiiler kullanilarak daha diisiikk enerji
diizeylerinde damar i¢i kontrast ateniiasyonu
arttirtlabilir [31, 32].
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GSI Scatterplot

Materyal Dekompozisyon Goriintiileri

CEBT ile elde edilen materyal dekompozis-
yon goriintiileri dokunun materyal bilesimini
analiz etme potansiyeline sahiptir. Diisiik
atom numarasina (6rn: su, yumusak doku)
sahip elementler diisiik ve yiiksek enerji dii-
zeylerinde anlamli bir ateniiasyon farkliligi
gostermezken, iyot gibi yiikksek atom numa-
rasina sahip elementler degisik foton ener-
jileri altinda biiylik atentiasyon farkliliklari
gosterirler. CEBT bu farkliliklardan yola ¢1-
karak farkli matematiksel algoritmalar ara-
ciligiyla dokularin igerigini analiz edebilir.
Her bir CEBT platformunun materyal de-
kompozisyon algoritmasi kendine 6zgii olup
¢ift kaynakli BT de {i¢c materyal dekompo-
zisyon algoritmasi kullanilir. Bu algoritmada
her vokselin yumusak doku, iyot ve yagdan
olustugu kabul edilerek post-processing algo-
ritmasi ile her bir vokseldeki iyotu gosteren
haritalar olusturur. Hizli kV-degisimli BT de
iki materyal dekompozisyon algoritmas1 kul-
lanilarak materyal ¢iftleri degerlendirilir. En
sik kullanilan materyal ¢ifti iyot haritalarini

Resim 6. A-E. Hizli kV-degisimli CE-
BT'nin is istasyonundaki materyal
dansite analiz programinda (A)
sacllma grafigi, (B) sanal mo-
nokromatik gérintuler, ROl yer-
lestirilerek mg/ml cinsinden ma-
teryal yogunlugu kantitatif olarak
analiz edilebilen (C) su haritasi ve
(D) iyot haritasi ile (E) standart go-
rintinin Uzerine iyot tutan alan-
larin renkli olarak gosterildigi iyot
Ortlsu goruntuleri izleniyor.

temsil eden iyot (-su) ve sanal kontrastsiz
goriintiileri veya diger bir deyisle su harita-
sin1 temsil eden su (-iyot) haritasidir. Ancak
hizli kV-degisimli BT ile Ulusal Standartlar
ve Teknoloji Enstitiisiinde ateniiasyon egrisi
olan tim materyaller ¢iftler seklinde analiz
edilebilir (kalsiyum-iyot, tlrik asit-iyot, vb).
Bu haritalarda madde yogunlugu mg/mL cin-
sinden Ol¢iilebilmektedir (Resim 6) [6, 8, 16].
Bir lezyonun igerisindeki iyot yogunlugunun
Olgiilmesi kontrastlanmanin direk ve daha
dogru bir gostergesidir.

CEBT’nin materyal dekompozisyon 6zelli-
g1 onkolojik goriintiillemede oldukca yaygin
kullanim alanit bulmus olup ¢ift enerji BT
teknolojisinin yayginlagmasiyla bu konuda
literatiirdeki ¢aligmalarin sayisi da her gegen
giin artmaktadir. Iyot haritalar1 lezyon gorii-
lebilirliginin artmasini saglayarak lezyonun
saptanabilirligini arttirir veya boyutunun
daha dogru ol¢iilmesini saglar (Resim 7) [33].
Ayrica iyot haritalarindan yapilan kantitatif
Olctimler ile lezyon karakterizasyonu, alt tip
ayrimi ve tedavi sonrasi yanit degerlendir-

mesi yapilabilir [34, 35]. Materyal dansite
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zinda (A) solda renal toplayici sistemi dolduran ve ekspanse eden heterojen icerik géruluyor. Sanal
kontrastsiz goruntulerde (B) bu icerigin hematomu akla getirecek sekilde buytk 6lctide hiperdens
oldugu dikkati cekiyor. iyot haritalarinda (C) toplayici sistem icerisindeki iyot tutan kitlesel kompo-
nent nefrogram fazina gére cok daha net bir sekilde izleniyor (oklar).

haritalar1 bobrek tagi1 karakterizasyonunda da
kullanim alani bulmustur. Bobrek taslari ¢o-
gunlugu kalsiyum icerikli olmak tizere farkl
bilesenlere sahip olup farkl tas tiplerinin ayni
atenliasyon degerlerine sahip olabilmeleri
nedeni ile konvansiyonel BT de karakterize
edilemezler. Bobrek taglarinin bilesiminin
belirlenmesi tedavi seklinin belirlenmesinde
faydali olabilir. Ornegin striivit taslar1 litot-
ripsiye uygunken, kalsiyum oksalat ile sistin
taslar1 litotripsiye oldukga direnglidir. Urik
asit taglar1 ise medikal olarak tedavi edile-
bilmektedir [36]. CEBT ile iirik asit ve trik
asit dis1 taglarin yiliksek dogrulukla ayirt edi-
lebilecegi gosterilmistir (Resim 8) [37, 38].
Ancak ¢ift enerji BT nin tag bilesimi karak-
terizasyonundaki 6nemli limitasyonlarindan
biri bir¢ok tasin karigik tipte olmasi ve CEBT
karakteristiklerinin ortiisme gdstermesi nede-
niyle yanlis karakterize edilebilmesidir [39].
Materyal dekompozisyon goriintiilerin bir

baska kullanim alani da Gut hastalig1 olup
iirik asit kalsiyumdan ayirt edilerek Gut-pso-
dogut ayrimi yapilabilir [40].

Sanal Kontrastsiz Goriintiileme

CEBT’nin sagladig1 en cazip olanaklardan
biri de sanal kontrastsiz gorlntiilerin elde
edilebilmesidir. Sanal kontrastsiz goriintiiler
yine farkli platformlarda farkli algoritmalar
kullanilarak goriintiilerden iyotun ¢ikarilmasi
ile elde edilirler. Kontrastsiz goriintiiler 6zel-
likle bobrek kitle karakterizasyonu, adrenal
nodiil karakterizasyonu, hematiiri degerlen-
dirme gibi genitoiiriner sistem endikasyonla-
rinda ve gastrointestinal sistem kanamasi gibi
endikasyonlarda inceleme protokoliiniin bile-
senlerinden biri olup CEBT ile elde edilen sa-
nal kontrastsiz goriintiiler gercek kontrastsiz
goriintiilerin yerine gegerek hastanin alacagi
radyasyon dozunu onemli Olclide azaltma
potansiyeline sahiptir. Ozellikle genitoiiriner
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Resim 8. A-C. Bobrek kitle karakterizasyonu amaciyla CEBT yapilan ve bilinen Gut hastaligi éykusu
olan 73 yasindaki erkek hastada nefrogram faz gértntulerde (A) her iki bébrekte, solda staghorn
tipte hiperdens uUrik asit taslari géruluyor. Kalsiyumun baskilandigi Grik asit (-kalsiyum) haritalarin-
da (B) taslarin baskilanmadigi, Urik asitin baskilandigi kalsiyum (-Urik asit) haritalarinda (C) taslarin
baskilandigi dikkati cekiyor (oklar).

Resim 9. A, B. Sol adrenaldeki adenomun gercek kontrastsiz (A) ve sanal kontrastsiz goérintalerdeki
(B) atentasyon farklihgi géraluyor (sirasiyla -16 ve 4 HU).

endikasyonlarda kontrastli goriintiilerden sa-
nal kontrastsiz goriintiiler elde edilerek tiriner
sistem tas degerlendirmesi yapilabilir. Ancak
bu goriintiilerde tas saptanabilirligi, tag boyu-

tu ve ateniiasyonu ile dogrudan iliskili olup
ekskretuar faz goriintiilerde yapilan ¢aligma-
larda 3 mm’nin altindaki boyut ve <400 HU
altindaki taslarda dogrulugun azaldigi tespit



edilmistir [41]. Ayrica sanal kontrastsiz go-
riintiillerin  gercek kontrastsiz goriintiilerin
yerine gegip gecemeyecegine dair degisik
CEBT platformlariyla yapilmis ¢ok sayida
¢alisma mevcut olup bu caligmalar degisken
sonuglara sahiptir. Bu caligmalarda farkli
fazlarda bir¢ok batin i¢i organin hem sanal,
hem de ger¢ek kontrastsiz goriintiilerde ate-
nliasyon degerleri dl¢iilmiis olup ¢alismalarin
biiylik cogunlugunda her ne kadar ateniiasyon
farklilig1 minimal olsa da anlamli ateniiasyon
farklilig1 bulunmus ve bu c¢alismalarin bazi-
larinda da 10 HU iizerinde ateniiasyon fark1
gosteren organlar tespit edilmistir (Resim 9)
[42-45]. Boyle bir ateniiasyon farkliligi bir
kistin kitle veya kitlenin kist olarak yanlis
yorumlanmasina yol agabileceginden mev-
cut bulgularla sanal kontrastsiz goriintiilerin
gercek kontrastsiz goriintiilerin yerine tam
olarak gecebilmesi i¢in heniiz erkendir ve de-
kompozisyon algoritmalarinin daha da gelis-
tirilmesine ihtiya¢ vardir.

CEBT LIMITASYONLARI

CEBT yukarida bahsedilen ve konvansiyonel
BT’yi bir iist seviyeye tagiyan kalitatif ve kan-
titatif fayda saglayan birgok uygulamaya sahip
olsa da limitasyonlar1 mevcuttur. Oncelikle
CEBT goriintiilerinin rekonstriiksiyon zamani
uzun ve goriintii sayisi1 fazladir. Bu da radyo-
logun yorumlama siiresini uzatarak ig yiikiini
arttirir ve giinliik pratikte CEBT goriintiileme-
nin kullanilmasini zorlastirmaktadir. Ayrica
iyot haritalar1 ile yapilan kantitatif analizde
farkli lezyonlarda kontrastlanmanin degerlen-
dirilebilmesi i¢in bir esik deger belirlenmesine
ihtiyag vardir. Ustelik bu esik degerler goriin-
tilemenin farkli fazlari icin farkli degerlere
sahiptir. Yakin zamanda yapilan bir fantom ¢a-
lismasinda farkli CEBT platformlarinda fan-
tomdaki iyot miktar: farkli platformlarda dogru
olarak ol¢iilmiis olsa da [10] klinik pratikte bu
heniiz ¢cok gegerli degildir ve bir platform igin
bulunan esik deger farkli bir CEBT platformu-
na uygulanamaz. Ornegin bobrekte kontrastla-
nan ve kontrastlanmayan lezyonlarin ayirimin-
da esik deger ¢ift kaynakli BT ile yapilan bir
caligmada 0,5 mg/mL olarak bulunmusken [46]

Cift Enerji BT Uygulamalari

hizli kV-degisimli BT ile yapilan benzer ¢alis-
malarda 2 mg/mL’ye varan degerler elde edil-
mistir [47]. Onceki béliimde daha detayl de-
ginildigi gibi goriintiiler arasindaki ateniiasyon
farki nedeniyle sanal kontrastsiz goriintiilerin
gercek kontrastsiz goriintiilerin yerine geceme-
mesi de mevcut limitasyonlardan biridir.

CEBT Radyasyon Dozu

CEBT’de iki farkli enerji diizeyinde elde edil-
digi i¢in radyasyon dozunun artacagina dair yan-
lis bir izlenim mevcuttur. Yapilan ilk ¢alisma-
larda CEBT’nin radyasyon dozu konvansiyonel
tek enerji BT ye nazaran daha yiiksek olarak
bulunmus olsa da [48] yakin zamanda yapilmig
caligmalarda CEBT nin radyasyon dozlar1 kon-
vansiyonel BT ye benzer degerlerde bulunmus-
tur [49]. CEBT de radyasyon dozunu azaltmak
ve konvansiyonel BT ye benzer dozlar1 sagla-
yabilmek igin bazi teknikler mevcuttur. Ornegin
hizli kV-degisimli BT’ nin diisiik kVp’li ¢ekimi
hizli kVp’li komponentinden daha uzun siirer.
Cift kaynakli CEBT de farkl1 enerji diizeylerin-
de tiip akim1 modiilasyonu yapilabilmesi dozun
optimize edilmesini saglar. Ayrica ¢ift kaynakli
CEBT’de yiiksek enerjili tiipe filtrasyon uygu-
lanmast spektral ayrimi iyilestirmenin yaninda
dozu da diisiirmektedir. Iteratif rekonstriiksiyon
tekniklerinin kullanilmast hem ¢ift kaynakli, hem
de hizli kV-degisimli BT de radyasyon dozunu
azaltmaktadir. Biitiin bunlarin yam sira gergek
kontrastsiz goriintiilerin yerine sanal kontrastsiz
goriintiilerin kullanilmast durumunda %30-35’e
varan doz azalmasi elde edilerek konvansiyonel
BT’den daha diisiik radyasyon dozunda ¢ekimler
yapilabilmektedir [34, 50, 51].

SONUC

Materyal spesifik ve enerji spesifik bilgi
vermesi sayesinde lezyon saptanabilirliginin
artmast ve karakterizasyonunun iyilesmesi,
onkolojide tedavi dncesi ve sonrasi degerlen-
dirmenin iyilesmesi, artefaktlarin azalmasi gibi
avantajli 6zellikler sayesinde CEBT konvan-
siyonel, polikromatik 1s1nli, tek enerji BT yi
daha iist bir noktaya tagimistir. CEBT uygula-

105

EGiTiCi
NOKTA



106

Camlidag ve Danaci

malarinda farkli teknolojik yaklagimlar ve al-
goritmalar mevcut olup her birinin kendine has
avantaj ve dezavantajlart mevcuttur. Klinik pra-
tikte artmis rekonstriiksiyon ve degerlendirme
zamani nedeniyle ig yiikiinii arttirmasina bagh
olarak rutin uygulanmasi miimkiin goériinmese
de klinik endikasyona gore fayda saglanmasi
muhtemel hastalarda uygulanabilirse sagladigi
ek bilgiler sayesinde radyologun giivenini artti-
rarak klinik yonetime ek katki saglayabilir.
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Cift Enerji BT Uygulamalan

ilkay Camlidag, Murat Danaci
|
Sayfa 97

K yoriingesindeki elektronu koparmak i¢in gereken minimum enerji K kenari olarak adlandirilir
ve X 1sminin enerjisi K kenarina ne kadar yakinsa fotoelektrik etkinin olma olasiligi o kadar art-
maktadir.

Sayfa 100

Biiyiik metal implantlar1 olan hastalarda konvansiyonel BT goriintiileme olduk¢a zordur ¢linki
metal yapilar 1g1in sertlesmesi, foton agligi ve sagilmasi gibi nedenlerle BT goriintiisiiniin kalitesini
onemli derecede bozabilirler. CEBT 1s1n sertlesmesi artefaktina bagli gelisen metal artefaktlarinin
azaltilmasina yardimer olabilir. Metal implantlarin olusturdugu artefaktlar1 azaltmak igin 95-150
keV arasindaki monokromatik enerji diizeylerinin etkili oldugu bulunmustur.

Sayfa 101

Bir okuyucunun normal doku planindaki bir lezyonu saptayabilme yetenegini belirleyen en 6nemli
Ozellik kontrast-giiriiltii oranidir (KGO). CEBT nin diisiik enerji diizeyi olan 80 kVp’de KGO artar
¢linkii konvansiyonel tek enerji polikromatik 120 kVp’de goriintiileme ile karsilagtirildiginda or-
talama enerji diizeyi 80 kVp i¢in daha diisiik olup iyotun K kenarina daha yakindir (33,2 keV). Bu
durumda fotoelektrik etki ve X 151n1 absorbsiyonu artacagindan iyot i¢eren ve icermeyen dokular
arasindaki kontrast artacak ve bu da normal doku icerisinde lezyon saptanabilirligini arttiracaktir.

Sayfa 105

CEBT’de radyasyon dozunu azaltmak ve konvansiyonel BT ye benzer dozlari saglayabilmek i¢in
bazi teknikler mevcuttur. Ornegin hizli kV-degisimli BT nin diisiik kVp’li ¢ekimi hizli kVp’li
komponentinden daha uzun siirer. Cift kaynaklt CEBT de farkli enerji diizeylerinde tiip akim1 mo-
diilasyonu yapilabilmesi dozun optimize edilmesini saglar. Ayrica ¢ift kaynakli CEBT de yiiksek
enerjili tiipe filtrasyon uygulanmasi spektral ayrimi iyilestirmenin yaninda dozu da diisiirmektedir.
Iteratif rekonstriiksiyon tekniklerinin kullanilmast hem ¢ift kaynakli, hem de hizli kV-degisimli
BT’de radyasyon dozunu azaltmaktadir. Biitiin bunlarin yan sira gercek kontrastsiz goriintiilerin
yerine sanal kontrastsiz goriintiilerin kullanilmasi durumunda %30-35’¢ varan doz azalmasi elde
edilerek konvansiyonel BT’ den daha diisiik radyasyon dozunda ¢ekimler yapilabilmektedir.
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1. Fotoelektrik olay ile ilgili agagidakilerden hangisi dogrudur?

Gorlintiideki giirtiltiiniin sebebidir.

X 111 enerjisi arttikca gerceklesme olasilig artar.

Atom numarasi arttikca gerceklesme olasiligr artar.

Atomun L ydriingesindeki elektronla iligkilidir.

Dokudaki yumusak dokularda fotolektrik olay ger¢eklesme olasiligi fazladir.

opo o

Cift enerji BT tipleri ile ilgili asagidakilerden hangisi yanlistir?

a. Cift kaynakli BT de iki katmanli dedekt6r bulunur.

b. Dedektor tabakali BT de retrospektif olarak ¢ift enerji BT analizi yapilabilir.

¢. Hizli kV-degisimli BT nin 6zellesmis dedektorii hizli veri toplamaya imkan saglar.

d. Hizli kV-degisimli BT de farkli enerji diizeylerinde tiip akimi degistirilemez.

e. Gorintii rekonstriiksiyonu projeksiyon boslugunda yapilan sistemlerde 1s1n sertlesmesi arte-
fakt1 daha iyi elimine edilebilir.

3. Sanal monokromatik gériintiilerle ilgili asagidakilerden hangisi/hangileri dogrudur?
I. Enerji diizeyi azaldik¢a kontrast ¢oziiniirliik ve giiriiltii artar.
II. Enerji diizeyi arttik¢a 151n sertlegsmesi artefakti azalir.
I11. Foton aghigr artefakti enerji diizeyi arttikga azaltilabilir.
IV. Enerji diizeyi arttik¢a daha fazla lezyon saptanabilir.
V. Kontrast nefropati gelisme riski olan hastalarda kontrast madde dozu azaltilarak enerji diizeyi
arttirilirsa intraliiminal kontrast arttirilabilir.
oL 1v, v
IL IV, V
L 1I
IL IL IV, V
Hepsi

opo o

4. Materyal dekompozisyon analizi ile ilgili asagidakilerden hangisi yanlistir?

Kantitatif olarak materyal yogunlugu 6l¢iilerek lezyonlar karakterize edilebilir.
Onkolojide tedavi yanit1 degerlendirmesinde kullanilabilir.

Iyot haritalart ile dlciilen iyot miktar1 kontrastlanmanin daha dogru bir gostergesidir.
Uriner sistem taslar1 karakterize edilerek tedavi seklinin belirlenmesinde fayda saglar.
Sanal kontrastsiz goriintiiler ger¢ek kontrastsiz goriintiilerin yerine gegebilir.

o a0 o

ift enerji BT de radyasyon dozu ile ilgili asagidakilerden hangisi dogrudur?
Konvansiyonel BT ye gore radyasyon dozu daha yiiksektir.
Cift kaynakli BT de tlip akiminin farkli enerji diizeylerinde degistirilebilmesi doz azaltilmasi-
na katki saglar.
[teratif rekonstriiksiyon yalmzca hizli kV-degisimli BT de uygulanabilir.
Tiip filtrasyonu ortalama X 111 enerjisini arttirarak radyasyon dozunu arttirir.
e. Sanal kontrastsiz goriintiilerin ger¢ek kontrastsiz goriintiilerin yerine kullanilmasi doz azaltil-
masina anlamli katki saglamaz.

SIR!

e o
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