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OZET

YTTRIUM-90 GORUNTULEMEDE KOLIMATOR VE ENERJIi PENCERESI
OPTIMIiZASYONU

Caner INCE

Dokuz Eyliil Universitesi, Saglik Bilimleri Enstitiisii, Medikal Fizik Anabilim Dali, Inciralti-
[zmir

caner.ince@ogr.deu.edu.tr

Amag: Yttrium-90, hedeflenmis radyoniiklid tedavisinde, primer hepatik ve metastatik
tiimdrlerinde (mikrokiireler ile radyoembolizasyon) kullanilir. Yttrium-90; fiziksel yar1 dmrii
2.67 giin olan saf beta yayinlayici bir izotoptur. Yayilan parcaciklar 2.27 MeV’ lik maksimum
enerjiye sahiptir ve ortalama enerjileri 0.93 MeV’ dir. Konvansiyonel SPECT goriintiilemede,
Tc-99m gibi bariz fotopike sahip (140 keV enerji fotopiki) gama yayinlayici radyoizotoplar
kullanilir. Bunun aksine Yttrium-90 bremsstrahlung fotonlari, beta pargaciklarmin hasta
viicudu ile etkilesiminden iiretilir ve belirgin bir fotopiki olmayan siirekli ve genis bir enerji
spektrumuna sahiptir. Dolayisiyla goriintii kalitesi secilen enerji penceresine ve ayrica
kolimatére baglidir. Bu c¢alismada Yttrium-90 kaynagi ile optimum bremsstrahlung
goriintiileme sartlarinin belirlenmesi hedeflenmis, bu amagla kolimatdr, kaynak-kolimator

mesafesi ve enerji pencere genisliklerinin goriintii kalitesi tizerindeki etkileri incelenmistir.

Yontem: Arastirmada, Philips Forte JET stream markali, iki bagli gama kamera sistemi ve
akrilik zirh i¢ine yerlestirilmis 1,0 mL’lik cam flakon i¢inde bulunan ve ortalama 20-30 um
biiylikliiginde cam kiireleri olan TheraSphere Yttrium-90 kaynagi kullanilmistir. Planar
goriintiiler sirastyla LEHR, MEGP ve HEGP kolimatorler ile 55-285 keV enerji aralifinda 20
farkli enerji penceresi acilarak, iki farkli kaynak - detektor (25 ve 40 cm) mesafesi i¢in
alinmigtir. SPECT verileri; 128x128 matriks boyutu, iki rotasyon ve projeksiyon basina sayim
stiresi 28 saniye olmak Ttzere, 64 projeksiyon ile elde edilmistir. Goriintiilerin
rekonstriiksiyonu filtreli geri projeksiyon ve iteratif yontemleri ile yapilmistir. Gortinti kalite
parametreleri (hassasiyet, %FOV, kontrast ve S/B), farkli enerji pencereleri ve kolimator

kombinasyonlari i¢in arastirilmistir.



Bulgular: Temel goriintii kalite parametreleri karsilastirildiginda, en yiiksek S/B, %FOV ve
kontrast degerleri, HEGP kolimatorii ile 25 cm’ lik kaynak-dedektor mesafesinde ve planar
goriintiilerde sirasiyla 34, %50 ve 436 iken; SPECT goriintiilerde 460, %71, 3578 olarak

bulunmustur.

Sonug¢: Yttrium-90 vialinin en kaliteli goriintiisii, HEGP kolimatérii ve 25 ¢cm’ lik kaynak-
dedektor mesafesinde, Butterworth filtre, 0,5’ lik kesim frekanst ve 8’ lik gii¢ faktorii ile
Filtreli Geri Projeksiyon yontemi kullanilarak ve 90-110 keV’ lik enerji pencere secimi ile

alimustir.

Anahtar Sozciikler: Yttrium-90, SPECT, Goriintiileme, Sinyal/Giiriiltii Orani, Kontrast,
%FOV



ABSTRACT

COLLIMATOR AND ENERGY WINDOW OPTIMIZATION FOR YTTRIUM-90
IMAGING

Caner INCE
Dokuz Eyliil University, Institute of Health Sciences, Department of Medical Physics, Inciralti-
Izmir

caner.ince@ogr.deu.edu.tr

Purpose: Yttrium-90 is used in the treatment of targeted radionuclide, primary hepatic and
metastatic tumors (radioembolization with microspheres). Yttrium-90; is a pure beta-emitter
isotope with a physical half-life of 2.67 days. The emitted particles have a maximum energy of
2.27 MeV and their average energy is 0.93 MeV. In conventional SPECT imaging, gamma-
transmitting radioisotopes that have obvious photopeak such as Tc-99m (140 keV energy
photopeak) are used. In contrast, Yttrium-90 bremsstrahlung photons are produced from the
interaction of beta particles with the patient's body and have prominent non-photopeak
continuous and broad energy spectrum. Accordingly, the image quality is highly dependent on
the selected energy window and also collimator. In this study, the effects of the collimators,
source-detector distance and energy window widths on image quality were investigated in order

to determine the optimum bremsstrahlung imaging conditions with Yttrium-90 source.

Methods: In the study, Philips Forte JET stream branded gamma camera system, 1.0 mL glass
vials enclosed in an acrylic shield and the TheraSphere Yttrium-90 glass spheres with an
average size of 20-30 um were used. The planar images were acquired consecutively with the
LEHR, MEGP and HEGP collimators for the two different source-detectors distances (25 and
40 cm) in 20 different energy windows ranging from 55 to 285 keV. SPECT data were obtained
for 28 s/view for 64 projections and size of the 128x128 matrix with two rotations. The
reconstruction of the images was performed by filtered back-projection and iterative methods.
Image quality parameters (sensitivity, %FOV, contrast, and S/B) were investigated for different

energy windows and collimator combinations.



Results: Compared to basic image quality parameters, the highest S/B, %FOV and contrast
values were found 460, %71, 3578 in the SPECT images whereas the HEGP collimator together
with a source to detector distance of 25 cm and the planar images were 34, %50 and 436,

respectively.

Conclusions: It was concluded that the best quality image of Yttrium-90 vial was taken with
HEGP collimator and choice of energy window with a width of 90-110 keV at the source-
detector distance of 25 cm, Butterworth filter, 0.5 cutoff frequency, and 8 order parameters
using the Filtered Back Projection method.

Key Words: Yttrium-90, SPECT, Imaging, Signal/Background Ratio, Contrast, %FOV.



1. GIRIS VE AMAC

Yitrium-90 (*°Y), radyoterapi amagli kullanilan, yiiksek enerjili beta parcacig
(elektron ya da £7) yayinlayan bir radyoniikliddir. Maksimum parg¢acik enerjisinin 2,28 MeV,
ortalama pargacik enerjisinin 0,94 MeV olmasi nedeniyle, yiiksek doz depozisyonu
saglamaktadir. Ortalama ve maksimum yumusak doku penetrasyonu, sirastyla 2,5 mm ve 11
mm’ dir. Yttrium-90’ 1 yar1 6mrii 64,1 saattir. Bu ozelligi ile, ®°Y isaretli kolloid veya
hepatik malignite ve metastazlarinin embolizasyonu igin regine/cam mikrokiireler gibi, ¢esitli
hedeflenmis radyototerapi uygulamalarina uygun bir radyoniikliddir. Yttrium-90, bir alan
veya viicut bosluguna dogrudan enjeksiyon ile (radyosinovektomi), peptit reseptorii
radyoniiklid tedavisi (PRRT) ve radyoimmiinoterapi (RIT) i¢in intravendz ve
radyoembolizasyon (RE) tedavisi i¢in de intra-arteriyel olarak uygulanabilmektedir. Ancak
hedeflenmis dagitim ajanina bakilmaksizin, Yttrium-90' in se¢imi ve radyoterapi igin
kullanimi1 karmasik bir siirectir. Bu nedenle niikleer tip, girisimsel radyoloji ve tibbi onkoloji
uzmanliklari arasinda yakin isbirligi gerektirmektedir.

Diger terapdtik B~ yaymlayan radyoizotoplar (6rnegin, tiroid kanseri igin 1),
tedaviden sonra goriintiilenebilen karakteristik gama foton emisyonu yapmaktadir. Ancak bu
fotonlar, absorbe radyasyon dozunun artmasina neden olmaktadir. Yttrium-90' in bir avantaji,
bu tiir gama fotonlar1 yaymlamayan saf = kaynag olmasidir. Ote yandan, Yttrium-90° m
gama foton eksikligi nedeniyle, geleneksel sintigrafik goriintileme ve tedavi sonrasi
radyoaktivite dagilimmnin degerlendirilmesi zordur. Bu foton eksikligi, *°Y’nin dozimetrik ve
farmakokinetik bilgisi i¢in, bir izleyici olarak kullanilacak benzer kimyasal 6zelliklere sahip
gama yayinlayan radyoizotoplarin (Indium-111 gibi) gelistirilmesine ve kullanilmasina neden
olmustur. Bu dogrultuda, ®*™Tc-isaretli makro-agrega albumin (MAA), Y mikrokiire RE
tedavisini planlamak i¢in bir radyo-izleyici olarak kullanilmaktadir. Ancak bu tiir izleyicilerin
kullamlmas1, in vivo ®Y radyoterapi etkilerini her zaman dogru bir sekilde tahmin
edemeyebilmekte ve bu tiir tutarsizliklar beklenmeyen ve istenmeyen toksisite ile
sonuglanabilmektedir [1]. Bu konuda birka¢ calisma, %*"Tc-MAA planlamas: ile Y
mikrokiire tedavisi arasindaki dagilimin olasi farkliliklari, Yttrium-90’ in tedavi sonrasi
goriintiileme ihtiyacin1 desteklemektedir [2]. Ancak hastadan salinan yiikli parcaciklar
dogrudan goriintiilenemediginden, bu islem de sorun teskil etmektedir.

Bu noktada olasi1 bir ¢6ziim, hem foton hem de beta pargaciklar1 yayinlayan; boylece

hem terapi hem de gdriintii i¢in dl¢iim imkami saglayan 31 gibi bir radyoniiklid kullanmaktir.



Baska bir ¢ozliim ise, terapotik etkili yiiklii parcacik yayimlayan bir radyoniiklidi, foton
yayilayan bir analogla degistirmektir (6rnegin, *°Y" 1 8Ga ile degistirmek). Bdylece, foton
yayinlayan niiklid ile terapotik bir niiklidin tanisal goriintiilemesi yapilabilmektedir. Bununla
birlikte, beta yayinlayan bir radyoniiklidin biyolojik dagilimmin direkt olarak
goriintiilenebilmesi, zor da olsa miimkiindiir [3]. Bu baglamda Yttrium-90’ mn in vivo aktivite
dagilimi, beta parcaciklarmin yumusak doku ile etkilesimlerinden firetilen bremsstrahlung
fotonunun goriintiilenmesiyle degerlendirilir. Bu islem, gelencksel olarak planar ve/veya
SPECT goriintiileme kullanilarak gergeklestirilmektedir [2]. Ancak Yttrium-90 n belirgin
fotopiki olmayan siirekli enerji spektrumu, bremsstrahlung goriintiilemesini sinirlayici bir
faktordiir [3]. Bu durum, goriintii kalitesinin; segilen enerji penceresi, kullanilan kolimator ve
kaynak-detektor mesafesi ile bilyilk oranda degismesine ve sonugta her goriintiileme
merkezinde farkli goriintiilleme protokollerinin olusturulmasina neden olmaktadir [4]. Bu
baglamda, bugiine degin Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilemede bir standardizasyon
gelistirilememisgtir.

Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilemeyi konu alan ¢ok sayida aragtirma
bulunmaktadir. Bu aragtirmalarda, Yttrium-90 planar ve SPECT goriintiilemede farkli enerji
penceresi, kolimator, ve ®°Y ajanlar1 kullanarak optimum gériintiileme kosullar1 saptanmustir.
Bu amagla, regine mikrokiireler ile planar goriintiileme yapan Ahmadzadehfar ve ark. (2011),
orta enerjili bir kolimatér ve 55-250 keV’ lik enerji penceresi se¢iminin en iyl sonucu
verdigini belirtmislerdir. Tehranipour ve ark. (2007) planar gériintiileme i¢in yine orta enerjili
kolimator ile 72-119 keV’lik enerji pencere kombinasyonunu kullanmislardir. Benzer
caligmalarda, Mansberg ve ark. (2007), Strigari ve ark. (2010) ile Kao ve ark. (2013, 2014)
orta enerjili kolimator ve sirasiyla 77-104 keV, 55-245 keV ve 74-86 keV’lik enerji
pencereleri ile Yttrium-90 regine mikrokiireleri kullanarak SPECT goriintiileme yapmislardir.
Bunun yami sira, Elschot ve ark. (2013) da regine mikrokiireler kullanarak SPECT
gorlintiileme yapmislar ancak yiiksek enerjili bir kolimatér ve 105-195 keV genisliginde bir
enerji penceresi kullanilmasinin daha uygun oldugunu bildirmislerdir. Cam mikrokiireler ile
SPECT goriintiileme yapan arastirmacilardan Wissmeyer ve ark. (2011) orta enerjili kolimator
ve 77-104 keV’ lik enerji penceresi kombinasyonunu, Padia ve ark. (2013) ise orta enerjili
kolimator ve 57-100 keV’ lik enerji penceresi kombinasyonunu optimum goriintiileme kosulu

olarak belirlemislerdir [1].



Giiniimiizde, radyoniiklid tedavilerinin de giderek yayginlasmasiyla birlikte
goriintiileme ve dozimetri iglemleri, niikleer tip merkezlerinde ¢ok daha onemli bir rol
oynamaktadir. Bu gelismeler sonucunda, mevcut goriintiilleme protokollerinin optimizasyon
calismalar1 kaginilmaz hale gelmektedir. Literatiirde Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilleme
izerine bir¢ok arastirma olmasina ragmen iilkemizde bu konu ile ilgili heniiz bilinen bir
calisma gerceklestirilmemistir. Bahsi gegen ihtiya¢ dogrultusunda, bu arastirmada Dokuz
Eyliil Universitesi Niikleer Tip Béliimii’nde, Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiillemede bir
optimizasyonun gelistirilmesi hedeflenmistir. Bu amagla; diisiik, orta ve yiiksek enerji
kolimatorlii bir gama kamera sistemi ile Yttrium-90 cam mikrokiireleri igeren bir vialin
bremsstrahlung planar ve SPECT goriintiilemesi yapilmigtir. Arastirmada, iki farkli kaynak-
kolimatér mesafesinde, 20 farkli enerji penceresi ve ii¢ kolimator ile cesitli goriintiileme
kombinasyonlar1  olusturulmus, sonucglar literatiir = ¢alismalar1 ile  karsilastirilip

degerlendirilmistir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Kararsiz Cekirdek ve Radyoaktif Bozunma

Bir elementin bircok izotopu olabilmekte ve bunlar proton ve nétron dengeleri
bakimindan kararsiz niikleer yapida bulunabilmektedir. Bu izotoplar ¢ekirdegin bozunumu ile
daha kararli yapiya doniismektedir. Bilinen kararli niiklitlerden ¢ogunun nétron ve proton
sayilar gifttir. Tek sayida notron ve proton iceren ¢ekirdekler genellikle kararsizdir. Niikleer
kararsizlik, nétron veya proton fazlaligindan kaynaklanabilir. Niikleer bozunum, ¢ekirdekten
basit bir enerji salinimina ya da ¢ekirdekte proton veya nétron sayisinda bir degisiklige neden
olabilir. Bozunumda, proton sayis1 degisiyorsa, element de degisir ve ‘transmutasyon’ olarak

adlandirilir. Radyasyon yayarak kararli yapiya ulasan izotoplara radyoniiklid denir [5].

2.1.1. Alfa Bozunumu

Alfa bozunumu, c¢ekirdekten, bir alfa parcaci@inin yayinlanmasi olarak adlandirilir.
Alfa pargacigi 2 proton ve 2 nitrondan olusan Helyum c¢ekirdegine 6zdestir. (Sekil 1). Alfa
bozunumu, tipik olarak agir niiklitlerle ortaya ¢ikar ve genellikle gama ve karakteristik X-1s1mn1
yayinlanir. Alfa pargaciklari, en agir ve en az girici radyasyon tipidir. Atom ¢ekirdeginden, 2
ila 10 MeV araligindaki enerji menzilinde yayinlanir. Bir alfa parcacigi, bir proton veya
notrondan yaklasik dort kat daha agirdir ve elektronik yiikii protonun iki katidir. Alfa

bozunumu asagidaki denklemle ifade edilebilir:

4X - 422y + 2He™? + Gegis Enerjisi [1]

Alfa Pargacig1

Sekil 1. Alfa Pargacig1 (He?*) Bozunumu [6].



2.1.2. Beta Bozunumu
Beta () bozunumu ya da negatron bozunumu, ndtron sayisi, proton sayisindan fazla

olan (yiiksek N/Z orani) ¢ekirdeklerde meydana gelir. Beta (87) bozunumu asagidaki
denklemle yazilabilir:

4X - ,.4Y + B~ (negatron) + v (antindtrino) + Enerji [2]

Antindtrino y | Beta Pargacigt

Sekil 2. 5~ Bozunumu [6].

Beta bozunumu sirasinda bir nétron bir protona doniisiirken, eszamanli olarak bir g~
pargacigi ve bir antinétrino yaymlanmaktadir (Sekil 2).

Beta pargaciklari, atomik elektronlarla 6zdes pargaciklardir. Antindtrino, kiitlesi
elektrondan ¢ok daha kiiciik, yiiksliz bir atom alt1 pargaciktir. Antindtrinonun, yiiksiiz ve ¢ok
kiiciik kiitleli olmasi nedeniyle maddeyle nadir etkilesime girer dolayisiyla dedeksiyonu ¢ok
zordur. Beta bozunumu, proton sayisini 1 artirir ve atomu Z + 1 atom numarali farkli bir
elemente dondstiiriir. 8~ bozunumu, N/Z oranimi azaltir boylece iiriin, niiklidi kararlilik

cizgisine yaklastirir [7].

2.1.3. Gama Bozunumu
Gama 1ginlari, bir atomun ¢ekirdeginden yayinlanan veya madde-anti madde (6rn.

elektron ve pozitron) arasindaki anhilasyon olayinda iiretilen elektromanyetik radyasyondur.



Atom c¢ekirdeginden bir y-151m1 yaymlandiginda, atomun kiitle numarasi veya yiikii
degismemektedir. y-1sinlarinin dogas1 tam olarak X-isinlari ile aymi olup her ikisi de
elektromanyetik radyasyonlardir. Bu iki farkli tiir radyasyon arasindaki fark, kaynaklarina
dayanir. Soyle ki X-isinlari, atomda ki elektronik gegislerden kaynaklanirken, y-isinlar

atomun ¢ekirdeginden yayinlanir [8].
n+pysx NP 3
DX X+ y [3]

Burada, "*PX, p protonlu ve n nétronlu bir X elementini; X*, uyarilns durumdaki bir

cekirdegi temsil etmektedir [9].

2.2. Fotonlarin Madde ile Etkilesimi
Fotonlar maddeden gegerken atomlar ile etkilesirler. Bu etkilesimin tiirii, elementlerin

atom numaralarina (Z) ve foton enerjisine gore degismektedir.

100
Kursun 82 1
75 - :
Fotoelekirik Cift Olusumu
()lajgr
30 — -

Nal(T1) Kristali 32 ——
25 -
Kemik 13 -

Sogurucu Atom Numarasi (Z)

Yumugak Doku 7.5 ——
0 —
0 + 100 . . 1000 10000 keV

-

Cogu medikal niiklid igin foton enerjisi araligy

Gama veya X Isin1 Enerjisi

Sekil 3. Farkli foton enerjileri ve sogurucular igin baskin etkilesim tiirleri [6].
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Compton Sagilmast, enerjileri 50-550 keV araliginda olan gama iginlarinin kullanildigi
niikleer tip uygulamalarinda, diisiik atom numarali materyaller (insan dokusu; Z=7,5) igin
belirgin etkilesim tipidir. Biiyiik atom numarali (Kursun; Z=82) materyallerde ise Fotoelektrik
Etki baskin etkilesim tiirtidiir. Sadece gama enerjisinin 1022 keV’ den biiyiik oldugu ¢ok
yiikksek foton enerjilerinde meydana gelen etkilesim tiirii olan (ift Olusumu, niikleer tip
uygulamalar i¢in dikkate alinmamaktadir. Sekil 3, farkli foton enerjileri ve sogurucular i¢in

baskin etkilesim tiirlerini gostermektedir [6].

2.3. Yiiklii Parcaciklarin Madde ile Etkilesimi

Parcacik tipi iyonlastirict radyasyon, alfa parcaciklari, protonlar, beta parcaciklari,
pozitronlar gibi yiiklii parcaciklari ve nétronlar gibi yiiksiiz parcaciklart icermektedir. Agir
yiiklii parcaciklarin (alfa pargaciklari, protonlar gibi) davranisi, elektronlar ve pozitronlar gibi
hafif yiiklii par¢aciklardan farklidir [7].

Yiikli pargaciklar, maddesel ortamda coulomb etkilesimleri yaparlar ve uyarilma,
iyonlagma, sagilma ve frenlenme yoluyla kinetik enerjilerini kaybederler.

Yikli parcaciklarin madde ile etkilesim mekanizmalart asagidaki boliimlerde

detaylandirilmistir.

2.3.1. Uyarilma, Iyonlasma ve Sacilma

Uyarllma ve iyonizasyon, yiiklii pargaciklar ortamin yoriinge elektronlart ile
etkileserek enerji kaybettiginde meydana gelir. Bu etkilesimler, yiiklii pargaciklar atomun
elektron ve protonlarinin olusturdugu elektrik alan yakinindan gecerken, Coloumb Kuvvetleri
etkisiyle yaptiklari garpigsma olaylarina dayanmaktadir.

Uyarilma olayl, parcacik enerjisinin sogurucu materyal elektronlarina aktarilarak,
elektronlar1 yoriingelerinden daha yiiksek enerjili yoriingelere ¢ikartilmasidir.  Uyarilma
olayinda, elektrona aktarilan enerji, baglanma enerjisinden daha disiiktiir. Uyarilmay1
takiben elektron, uyarilma enerjisini, elektromanyetik radyasyon ya da Auger elektronlar
yayinlayarak diisiik enerji seviyesine geri doner. Bu prosese de-eksitasyon denir. (Sekil 4-a).

Elektrona aktarilan enerji baglanma enerjisinden biiyiikse, iyonizasyon gerceklesir; bu
durumda elektron atomdan kopartilir (Sekil 4-b). Iyonizasyon olaynim sonucunda, elektron ve

pozitif yiikli atom igeren bir iyon ¢ifti olugmaktadir [7].

11



e S

/ /"G.. p.

& Wi ©

¢ | | ¥ 9 | ¢

A

&
,.9// >~
/ //'

= = -'_Deltﬂ Isinlary’
. =y K .

Porzitif fyon

Iyonlastirict Q veya @ parcacik
B

Sekil 4. (a) Elektromanyetik radyasyon (EMR) yaymlanmasim takiben, uyarilma (solda) ve de-eksitasyon
(sagda). (b) Iyonlasma ve delta 1sinlarinin olusumu [7].

Sacgilma, bir pargacigin veya fotonun yolundan saptirilmasi olayidir. Carpisan
pargaciklarin toplam kinetik enerjisi degismiyorsa, bu sagilma olayina elastik sagilma denir.
Sagilma olayindan sonra, pargaciklarin toplam Kinetik enerjileri sagilmadan onceki

enerjilerinden daha az ise sagilma inelastikdir.
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2.3.2. Radyatif Etkilesimler — Bremsstrahlung

Cogu elektronun, atom ¢ekirdegi ile etkilesimi elastik olsa da elektron, pozitif yiiklii
¢ekirdek tarafindan saptirilarak enerjisini kaybedebilir. Bu enerji elektromanyetik radyasyon
(X-1sinlar1) olarak yayinlanir. Yayinlanan radyasyon enerjisi elektronun kaybettigi kinetik
enerjiye esit oldugundan enerji korunur. Elektronun yavaslamasini takiben yayimlanan
radyasyon, bremmstrahlung olarak adlandirilir ve Almancada “frenlenme” anlamina
gelmektedir (Sekil 5) [7].

. Bremsstrahlung
o AN X Ism

Coulomb
Cekimi

Sekil 5. Bremsstrahlung (frenleme radyasyonu) ile radyatif enerji kaybi [7].

Bir X-1s1mm1 tiipiinde yiiksek enerjili elektronlarin yavaslamasi, tanisal goriintiilemede
kullanilan bremsstrahlung X-isinlarini tiretmektedir. Atom basina yayinlanan bremsstrahlung,
sogurucu malzemenin atom numarasinin Karesi (Z?2) ile orantili ve parcacik kiitlesinin karesi
ile ters orantilidir (Z%/m?). Buna gore pargacik kiitlesinin etkisine bagl olarak, proton ve alfa
parcaciklart gibi agir yiikli pargaciklarin olusturdugu bremmstrahlung; elektronlarin
rettiginden bir milyon kat daha az olmaktadir. Bremsstrahlung X-isin1 enerjisi, sagilan
elektronun maksimum kinetik enerjisine kadar her degeri alabilir. Boylece, bir¢ok elektron
bremsstrahlung etkilesimleri yaptiginda siirekli bir X-1g1n1 spektrumu olusur (Sekil 6) [7]. Bu
elektronlardan bazilari, anot atomlarindan elektron kopartir ve spektrumda kesikli ¢izgilerle

goriinen karakteristik X 1ginlar1 yayinlanmasina neden olur [8].
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Sekil 6. Bremsstrahlung siirekliligi ve karakteristik X 1sinlarina karsilik gelen pikleri gosteren tipik bir X 1g1m
tiipl spektrumu [9].

2.4. Yttrium-90

Yttrium-90; bozunum semasi Sekil 7° de gosterilen, fiziksel yar1 6mrii 2,67 giin olan
saf beta yayinlayict bir izotoptur. Yayilan parcaciklar 2,27 MeV’ lik maksimum enerjiye
sahiptir ve ortalama enerjileri 0,93 MeV’ dir. Havadaki ortalama penetrasyon mesafesi 2,5
mm’ dir ve yumusak dokuda maksimum 11 mm’ lik bir penetrasyon mesafesi vardir. Yttrium-

90, bir fisyon tiriinti olan Sr-90' in jeneratér bozunma {iriiniidiir.

Qt}‘l\[r
B'[[]‘.f)l 196)
99.999 9 B 0
PB” ¢ 0

907 ¢

Sekil 7. Yttrium-90’ in bozunum semasi [10].
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Yitrium-90’ 1n, 64,1 saatlik fiziksel yar1 6mrii; bu elementi, *°Y-etiketli kolloid,
somatostatin-reseptoér hedefleme peptidleri, tiimor hedefli antikorlar ve hepatik malignite ve
metastazlarinin, kateter-bazli embolizasyonu igin regine/cam mikro-kiireleri gibi ¢esitli
hedeflenmis radyoterapi uygulamalarina uygun hale getirir. Kullanilan hedeflenmis dagitim
ajanindan bagimsiz olarak, °Y' nin segimi ve radyoterapi icin kullanilmasi oldukca
karmasiktir ve niikleer tip, girisimsel radyoloji ve tibbi onkoloji gibi ¢esitli uzmanliklar
arasinda yakin igbirligi gerektirir. Yttrium-90, bir alana veya viicut bosluguna dogrudan
enjeksiyon yoluyla (6rnegin, radyosinovektomi), peptit reseptorii radyontiklid tedavisi
(PRRT) ve radyoimmiinoterapi (RIT) i¢in intravendz ve radyoembolizasyon (RE) tedavisi

icin intra-arteriyel olarak uygulanabilir [1].

2.5. Yttrium-90 Bremmstrahlung Spektrumu

Yttrium-90 kaynagmin 8~ pargacik emisyonu, sintigrafik olarak da goriintiilenebilen
bremsstrahlung fotonlar: iiretir. Bu fotonlar, *°Y ¢ekirdeginden salinan yiiksek enerjili 8~
parcaciklarinin (elektronlar) komsu atomlarla etkilesmesini takiben yavaslamasi sonucunda
tretilir. Elektron yavaslarken Kinetik enerjisi, hem birincil hem de sagilmis fotonlarin
olusturdugu siirekli enerji spektrumuna (yani bremsstrahlung radyasyonu) donistiriliir ki, bu
spektrumda geleneksel sintigrafik goriintiilemede aligilagelen belirgin bir enerji fotopiki
yoktur [1].

Bremsstrahlung fotonlariin enerjisi, sifirdan - par¢acigmm maksimum enerjisine
kadar her degeri alabilir. Burada, f~ pargaciginin hafifce saptirildigi olaylarda

Bremsstrahlung fotonlarinin enerjisi sifir olurken, pargacigin carpismada neredeyse durdugu

olaylarda foton enerjisi maksimum olmaktadir.

Sekil 8 de, %°Sr-2Y kaynak karisgimminin (Emax = 2,27 MeV) yaymladigi beta
parcaciklarinin  aliiminyumda {rettigi bremsstrahlung fotonlari icin enerji spektrumu

verilmistir ve fotonlarin ¢ogunun diisiik enerji araliginda oldugu goriilmektedir [11].
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Sekil 8. %°Sr-*°Y kaynak karisimininin (Emax = 2,27 MeV) yayinladigi beta parcaciklarmin aliiminyumda {irettigi
bremsstrahlung fotonlarmin enerji spektrumu [11].

2.6. Gama Kamera Sistemi

Niikleer tip ¢aligmalarinin  temeli, bir radyofarmasdtigin  in vivo olarak
uygulanmasindan sonra, normal ve anormal dokular arasinda ayrim yapmak igin, organdaki
radyoniiklid dagiliminin degerlendirilmesine dayanir. Radyoniiklid dagiliminin bu sekilde
degerlendirilmesi, esasen Nal (Tl) detektorlerini ve ilgili elektronik parcalari igeren gama
kameralar tarafindan gerceklestirilir. Gama kameralar, hem statik hem de dinamik
gorintiilerin daha 1y1 uzaysal ¢oziiniirliikle alinmasini saglar ve hastanin ¢evresinde herhangi
bir yone yonlendirilebilir [12]. Gama kamera birkag bilesenden olusur: detektor, kolimator,
foto ¢ogaltici tlipler, oOn yiikseltici, ana yiikseltici, puls yiikseklik analizori, X-Y
pozisyonlama devresi ve goriintii kayit birimleri. Bir gama kameranin sematik diyagrami,
Sekil 9' da gosterilmektedir. Detektor, foto ¢ogaltict tiipler ve amplifikatorler, bir stand
lizerine monte edilmis olan detektor kafasi adi verilen bir birime yerlestirilir. Kafa, hastanin
goriis alaninda konumlandirilmak i¢in kumanda ile yukar1 veya asagi hareket ettirilebilir ve
dondiiriilebilir. X-Y konumlandirma devreleri, PY A ve bazi kayit cihazlari bir konsol iizerine
monte edilmistir. Yiiksek voltaj, pencere ve fotopikler, operatoriin parametre segimi ile

belirlenir. Verilerin toplanmasi ve islenmesi bilgisayar tarafindan gergeklestirilir [12].
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Bilgisayar X, Y ve E' y1 hesaplar >
Gortinti
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Foto Cogaltic1
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Isik Gecirgen Tabaka
| | <— Nal(TI) Kristali
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Sekil 9. Modern bir gama kameranin temel prensipleri ve bilesenleri. Her foto gogaltici tiipiin, tiip ¢ikislari
yiikseltilir ve analog-dijital dondstiirticti kullamlarak dijitallestirilir. NaI(T1) kristalinde etkilesime giren her
gama 1s1mnin X-Y pozisyon bilgileri, sayisallastirilmig sinyallerden hesaplanir. Depo edilen gama 151n enerjisi ile
orantili olan puls yiiksekligi de; her bir foto ¢ogaltici tiip sinyallerinin toplamindan hesaplanir. Bu enerji (E),
secilen enerji penceresi araliginda ise puls kabul edilir ve goriintiideki uygun X-Y konumuna yerlestirilir [11].

Bir gama kameranin ¢aligma prensibi, sintilasyon detektorler ile aynidir. Temel olarak,
bir kaynaktan gelen y 1sinlar1 Nal (T1) detektorii ile etkilesime girer ve 151k fotonlar1 yayilir.
Ardindan 151k fotonlari, foto ¢ogaltict tiiplerin foto katoduna ¢arparak bir puls iiretilir ve daha
sonra bu puls bir amplifikator tarafindan yiikseltilerek bir PYA ile uygun kanallarda
kaydedilir. Son olarak puls, kayit cihazindaki X-Y konumlandirma devresi yardimiyla
detektordeki gama 1s1m1 etkilesiminin konumuna karsilik gelen yere konumlandirilir veya
bilgisayarda depolanir [12].

Gama kamera goriintiileme sistemine ait bilesenler (Nal(Tl) Kristali, kolimatér, foto
cogaltici tiipler, 6n yiikseltici, ana yiikseltici, puls yiikseklik analizorii, X-Y konumlandirma

devresi ve goriintii kayit birimleri), takip eden boliimlerde sirastyla anlatilmistir.

17



2.6.1. Nal(TI) Kristali

Bazi materyaller, radyasyon enerjisini absorbe ettiklerinde foton yayinlarlar.
Yayinlanan fotonlarin sayisi sintilatérde depo edilen enerji miktar1 ile orantilidir. Sintilasyon
detektorlerinde, kristalin atomlarindan goriiniir 151k ¢ikip, elektronik bir sinyale veya pulsa
dontistiriilir ve foto ¢ogaltici tiip (PMT) tarafindan yikseltililir [13]. Bir baska deyisle, bir
sintilasyon detektoriinde radyasyon, radyasyonun bir sintilatdrde sogurulmasi sirasinda
tiretilen 151k fotonlar1 vasitasiyla dedekte edilir. Bir sintilatoriin radyasyon detektorii olarak
kullanimi; 151k verimi, dalga boyu, 1sik ¢ikis siiresi, optik 6zellikler, boyut, yogunluk ve atom
numarasi gibi bazi 6zelliklere biiyiik 6l¢iide baglidir [14].

Sintilasyon  kristalleri, gama isinlarmin  1s18a  doniistlirildiighi  yart  saydam
materyallerdir. En yaygin kullanilan kristaller sodyum iyodiirden (Nal) yapilmigtir. Ancak bu
kristaller kolayca kirilabilirler. Sodyum iyodiir kristalleri atmosferden nemi emdikleri igin
hava gegirmeyen bir aliminyum kilif i¢ine kapatilmalidir.

Cok diistik sicakliklar harig, saf sodyum iyodiir kristalleri, kii¢iikk miktarlarda (%1)
kararl1 Talyum (TI) ile katkilanmadiklar siirece sintilasyon olusturmazlar. Kristalde dagilmis
olan Talyum atomlari, kristalin gama 1sin1 fotonlarina kars1 cevabini degistirir ve sintilasyonu
aktive eder (Sekil 10) [6].

Isik
" Fotonu

Gama Fotonu

Sekil 10. Sintilasyon kristali. Talyum katkili Sodyum iyodiir kristali, gama fotonlarim1 151k fotonlarina
donistiirmek i¢in kullanilir [6].

Gama 1sinlarimi 1518a doniistiirme islemi karmasiktir, ancak gama 1sin1 enerjisinin
kristal tarafindan sogurulmasimi takiben elektronlarin uyarilmis durumda kalmasi olarak

Ozetlenebilir. Gama fotonu, enerjisini bir veya daha fazla Compton ya da fotoelektrik
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etkilesimleri yoluyla kristale aktarir. Bu gama 1sin1 etkilesimleri tarafindan {retilen
elektronlarin her biri, enerjisini kristalin igindeki elektronlar arasinda dagitir ve onlari
uyarilmis durumda birakir. Bunlar orijinal hallerine dondiiklerinde, enerjilerinin bir kismi 151k
fotonlar1 olarak salinir (Sekil 11). Kristal tarafindan sogurulan 1 keV’lik gama 111 enerjisi
icin yaklasik 40 1s1k fotonu yayinlanmaktadir. Tipik bir detektor diizeneginde foto ¢ogaltict

tiipler, bu 151k fotonlarini saptamak i¢in sintilasyon kristallerine birlestirilir [6].

&  a o  a i e e

Kl‘istaldel.‘(:i;

Atom . @ @ @& @ T -
e Ikincil Elektron | - o | e =
] e o o % o
Kopan | —* & e
Elektron @ © 5 ] ? * o ] $
Gelen Foton Sagilan Foton (b)
(a)
e- e-
B oy = o 5. % Elektron
o e o . o \e_' - kararl
s D o g 0/ & i duruma
Serbest o - . ) ¥ doniiyor
Elektron | o q q N N
i y ® » :._ y -
( (d)

Enenj, 151k fotonlan
@i __@w @ olarak aciga ¢ikiyor

Sekil 11. Isik fotonlar1 (a) Gama 1ginlart elektronlari, compton sagilmasi ve fotoelektrik etkilesim ile kristalden
kopartir (b, ¢) Kopan elektronlar, ¢ok sayida ikincil elektron tretir (d, €) De-eksitasyon islemi sirasinda, enerji
goriiniir 191k bigiminde serbest birakilir [6].
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Kristalin tasarimi performansini etkiler. Kullanilan sodyum iyodiir kristallerinin
kalinlig1 bir santimetreden birka¢ santimetreye kadar degismektedir. Kalin kristallerde,
kristale ulasan orijinal ve sa¢ilmis gama 1sin1 enerjilerinin neredeyse tamami soguruldugu
i¢in, hassasiyet oldukca yiiksek olmaktadir. ince kristallerde hassasiyet, fotonlarin ¢ogunun
kagmas1 nedeniyle daha diisiiktiir. 140 keV enerjili %™Tc fotonlar icin, tipik kristal
kalinliklar1 0,6 ile 1,2 cm arasindadir [6].

2.6.2. Kolimatorler

Bir kolimator, kaynaktaki her bir noktanin goriintide tek bir noktaya karsilik
gelebilmesini saglamak igin, kaynaktan ¢ikan isinlar1 sinirlar. Kolimatorler sicak kursunun
dokiilmesi veya kursun folyolarin katlanmasi ile yapilan, kusursuz bi¢imde hizalanmis

binlerce delikten (kanal) olusur. Genellikle enine kesitler ile tasvir edilmistir (Sekil 12).

Kolimatér Detay1

Kolimator

Septa
Delik -y
NORNNRnnn

Enine Kesit

Sekil 12. Kolimator detay1 [6].

Niiklidler her yone gama 1s1m1 fotonlart yayinlarlar. Kolimator ise, yalnizca her deligin
uzun ekseni boyunca hareket eden fotonlarin kristale ulasmasina izin verir. Buna bagl olarak,

baska bir yonde yayilan fotonlar, delikler arasindaki septa tarafindan sogurulur (Sekil 13).
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deliklerinden geger ve ...~
kaynaga ulasir.

_Acih fotonlar, kolimatérde
" septa tarafindan engellenir.

Sekil 13. Bir kolimator, kolimator yilizeyine dik gelen fotonlarin gegmesine izin verir [6].

Farkli enerjilerdeki fotonlar1 yonlendirmek ic¢in tasarlanmis cesitli kolimator tiirleri
vardir. Uygun bir kolimatdr se¢imi ile goriintiileri biiylitmek veya kiiciiltmek, ayrica
goriintiileme kalitesi ve goriintiileme siiresini ayarlamak da miimkiindiir [6].

Kolimatorler, oncelikle odaklanma tiirtine gore simiflandirilir. Diger siniflamalar ise
septal kalinlik ve delik sayisina gore yapilir. Odaklanma tiiriine bagl olarak, kolimatorler
paralel delik, pinhole, yakinsak ve iraksak olarak ayrilabilir (Sekil 14). Pinhole kolimatorleri,
konik bicimde tek bir delikle yapilir ve biiyiitiilmiis goriintiiler sagladigi i¢in tiroid bezleri
gibi kiigiik organlarin goriintiilenmesinde kullanilir. Yakinsak kolimatorler, bir noktaya
yakinlasan konik deliklerle yapilir ve ilgilenilen organin, detektériin boyutundan kiiglik
oldugu durumlarda, biiyiitiilmiis goriintiiler elde etmek icin kullanilir. Iraksak kolimatdrler,
detektor yiizeyinden disartya dogru uzaklasan konik deliklerle yapilir ve detektoriin
boyutundan daha biiyiik olan akciger gibi organlarda kullanilir. Goriintiiler bu kolimatorler ile

kiigiiltiiliir [12].

21



Kristal i¢indeki Goriintii Kristal I¢indeki Goriintii

Paralel Delikli
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E—
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Kristal I¢indeki Goriintii

Kristal Icindeki Gariintii

Nesne | _

Yakinsak Iraksak

Nesne

Sekil 14. Kolimatorlerin farkli tasarimlari [7].

2.6.2.1. Kolimatorlerde Rezulasyon ve Hassasiyet

Rezulasyon, bir gama kameranin herhangi bir organdaki yakin noktalar1 birbirinden
ayirt edebilme yetenegi olarak tanimlanabilir. Buna bagli olarak goriintiide, daha fazla detay
gosterilebilmektedir [6]. Kolimator rezulasyonu, esasen kolimator tasarimindan kaynaklanir.
Buna gore, kolimator deliklerinin uzunlugunu artirarak veya deliklerin capini azaltarak
rezulasyon iyilestirilebilir. Boylece, uzun ve dar delikler daha iyi uzaysal rezulasyon
saglamaktadir. Ayrica, kolimator rezulasyonu, kaynak-kolimator mesafesinin artmasiyla
kotiilesir dolayisiyla en iyi rezulasyon kaynak kolimator yiizeyindeyken olmaktadir. Bu
nedenle, niikleer tip ¢alismalarinda en iyi rezulasyonu saglamak igin, hastalar kolimatore
miimkiin oldugunca yakin yerlestirilmelidir [12].

Kolimator hassasiyeti, birim aktivite basina, kolimator deliklerinden gegen y-151m1
fotonlarinin sayist olarak tanimlanmaktadir ve farkli kolimator tiplerine gore degismektedir.
Paralel delikli kolimatérler igin kolimator hassasiyeti, kolimator deliklerinin gapi arttik¢a
artar, kolimator kalinlig1 ve septal kalinlik arttikca azalir. Boylece, belirli bir kolimator igin,
sistemin uzaysal rezulasyonu arttikga, hassasiyeti azalir, yani hassasiyet ve rezulasyon ters
orantili olarak degismektedir.

Paralel delikli kolimator 6zelliklerine bagli olarak, uzaysal rezulasyon ve hassasiyet

degisimleri Tablo 1'de 6zetlenmistir [12].
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Tablo 1. Paralel delikli kolimator 6zelliklerinin uzaysal rezulasyon ve hassasiyet performanslarina etkisi [12].

Artis Rezulasyon Hassasiyet
Delik Say1s1 - )
Delik Cap1 l 1
Delik Uzunlugu 1 l
Septal Kalinlik 1 l
Kaynak-Kolimat6r Mesafesi l =

2.6.2.2. Paralel Delikli Kolimatorler

En yaygin kullanilan kolimatér, kalin bir kursun tabakadan (genellikle 2,5 cm)
yapilmis ve binlerce paralel deligi olan paralel delikli kolimatordiir. Kolimator septal
kalinlig1, goriintiilenen gama 1511 enerjisiyle belirlenir. Bu kalinlik, septal penetrasyonu
mimkiin oldugunca azaltacak kadar kalin olmali ve boylece kolimatére paralel olmayan
fotonlarin kristal detektor tarafindan algilanmasini 6nlemelidir.

Diisiik enerjili fotonlar i¢in (yaklasik 140 keV), orta enerjili fotonlar i¢in (200-300
keV) ve yiiksek enerjili fotonlar igin (300 keV iizeri) olmak iizere ii¢ septal kalinlik kullanilir
[14].

Diisiik Enerjili Genel Amagli Kolimatorler (LEGP)

Bu kolimatorler oldukga genis deliklere sahip oldugu icin, kaynaktan ¢ikan fotonlarin
¢ogunun gegisine izin vermektedir. Bu nedenle, rezulasyon zayif ancak hassasiyet oldukg¢a
yiiksektir. Goriintiideki rezulasyonun azalmasiin nedeni; deliklerin genis olmasi nedeniyle
daha genis kaynak yiizeyinden ¢ikan fotonlarin kabul edilmesidir. Bu tiir bir kolimatdriin
hassasiyeti, aktivitesi 1-uCi olan bir kaynak ic¢in yaklagik 500,000 sayim/dakika ve
reziilasyonu, kolimator yiizeyinden 10 cm uzakta, 1 cm olarak hesaplanmustir (140-keV ®°MTc

kaynagi).
Diisiik Enerjili Yiiksek Reziilasyonlu Kolimatorler (LEHR)

Bu kolimatorler kullanilarak, genel amacli kolimatorlere gore, daha yiiksek
reziilasyonlu goriintiiler elde etmek miimkiindiir. Daha dar delik boyutu ve daha uzun

septalar1 oldugu i¢in, LEGP kolimatorlerine gore daha fazla delik sayisi vardir. 0,037 MBq (1
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uCi) aktiviteli bir kaynak i¢in, bu kolimatoriin (LEHR) hassasiyeti, yaklasik 185,000

sayim/dakika ve rezulasyonu kolimatdr yiizeyinden 10 cm uzaklikta 0,65 cm' dir.

Yiiksek ve Orta Enerji Kolimatorler

Diisiik enerjili kolimatorler, ®’Ga (185, 300, 394 keV enerjili foton yaymlar), 1 (376
keV) ve n (173, 245 keV) gibi radyoniiklidlerden yayilanan yiiksek enerjili fotonlar igin
uygun degildir. Bu niiklidlerin yayinladig1 fotonlar, LEAP ve yiiksek rezulasyonlu (LEHR)
kolimatorlerin ince septalarindan gegebilecekleri igin rezulasyonu =zayiflatirlar. Septal
penetrasyonu azaltmak i¢in daha kalin septali (Sekil 15) yiiksek enerji kolimatdrleri kullanilir,
ancak kalin septali kolimatoriin delikler kiiciiktiir ve dolayisiyla hassasiyet daha disiik

olmaktadir.

:

U[xkf

Sekil 15. Kalin septa, yiiksek ve orta enerjili fotonlar1 engellemek i¢in kullanilir [6].

Orta enerjili kolimatorlerinin  6zellikleri, diisiik ve yiiksek enerji kolimatorler

arasindadir. Ga-67 ve In-111’in yayinladig: fotonlari goriintilemede uygun kolimatdrlerdir

[6].

24



2.6.3. Foto Cogaltic1 Tiip

Foto ¢ogaltici tiip (PMT), kristale birlestirilmis bir fotokatotu olan vakumlu bir tiiptiir.
Foto katot, genellikle 1s1ga duyarli yar1 iletken bir malzemedir. PMT, kristalin yiizeyine 151k
gegcirgen transparan bir jel ile birlestirilir (Sekil 16). Transparan jel, kristal ve PMT penceresi
ile ayn1 kirtlma indisine sahiptir. Foto katoda c¢arpan 151k, fotoelektron olarak adlandirilan
elektron yayinlanmasina neden olur. Uretilen her bir fotoelektron igin ortalama olarak, dort-

alt1 151k fotonu, foto katoda garpar.

e
7

---- -~ Anot

_...Foto gogaltict
- i t[ip

. 2iTH

_Giris penceresi ve
W/ fotokatot

Sekil 16. Sodyum iyodiir sintilasyon detektorii [6].

Foto katotta iiretilen elektronlarin sayisi, tiip ig¢indeki ¢ogaltma yontemiyle biiyiik
Olgiide arttirtlir (Sekil 18). Elektronlar tretilir iiretilmez, her bir dinoda art arda carparak,
tiipiin ¢ogaltic1 boliimii boyunca ilerler. Dinodlar, her biri kademeli olarak yiikseltilmis
voltajin uygulandigi metal elektrotlardir. Bir elektron bir dinoda ¢arptiginda 2-4 yeni elektron
kopartir ki, bunlarin her biri tiipiin ucundaki anoda dogru biiyiiyerek ilerleyen bir elektron
pulsuna katk1 verir. Baska bir deyisle, ii¢ dinodtan olusan bir tiipe giren her elektron igin 23-43
arasinda, on dinotlu bir tiipe giren her elektron ise 29-41° elektron arasinda bir kazang

saglayacaktir [6].
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Eski gama kameralarda kullanilan foto gogaltict tiip sayisi 19 ya da 37 iken, giiniimiiz

modern kameralarinda tiip sayisi 30 ile 100 arasinda degismektedir [12]. Sekil 17, 30 tiiplii

kamera modelini gostermektedir [11].

Sekil 17. Nal(TI) kristaline birlestirilmis foto ¢ogaltici tiipleri gosteren, dikdortgen gama kamera detektorii [11].

2.6.4. On Yiikseltec ve Yiikseltecler

Foto-cogalticidan gelen akim, islenmeden ve sayilmadan 6nce yiikseltilmelidir. Tipik

olarak, bu yiikseltme iki asamali bir islemdir.

I Yiikseltilmis Elektrik Pulsu _ _ _
R

Yiikselteg --.,

On Yikselteg ..,

Ilk Elektrik Pulsu--- o

Anot --.,

i e
Dt ('- % 1000 Volt
Foto Katod #
Isik Fotonlar

Sekil 18. Foto ¢ogaltici tiip, on-yiikselteg ve yiikselteg [6].

26



Ik asamada, foto-gogalticiya yakin yerlestirilmis kiigiik bir on yiikselte¢, akimin bir
kablodan ana yiikselticiye iletilmesi icin yiiklerin sayisini yeterince arttirir. Ikinci asamada,

elektriksel pulsun akimi ana yiikselteg tarafindan bin kat kadar arttirilir (Sekil 18) [6].

2.6.5. Puls Yiikseklik Analizorii (PYA)

Analizorler, her bir pulsun yiiksekligi, kristalde sogurulan gama radyasyon enerjisiyle
orantili olacak sekilde tasarlanmistir. Yikselteclerden gelen her bir elektrik pulsunun
yiiksekligi, bir puls yiiksekligi analizoriiniin elektrik devrelerinde olgiiliir. Her yiikseklikteki
puls sayisini gosteren bir ¢izelge bulunur. Puls sayilarma karsilik puls yiiksekliklerini
(enerjilerini) gosteren grafige, puls-yiikseklik spektrumu denir.

Puls yiiksekligi analizorli yalnizca istenilen enerji araligina karsilik gelen pulslar1 (Z
pulslar1) “segmek” igin kullanilir. Bu aralia enerji penceresi denir. Ornegin, Tc-99m’ in 140
keV 'lik fotopik degeri i¢in % 20' lik bir pencere ayari, 140 keV' e merkezlenmis 28 keV
genigligine (126 ile 154 keV enerji araligina) karsilik gelen Z pulslarimin kabul edilip
sayilacagi anlamina gelir [6].

Cok kanalli analizorde, detektérden gelen pulslar1 boylarina gore 6lgen ve siralayan bir
analog-dijital dontistiiriicti (ADC) bulunmaktadir. ADC, boyu 0-10 Volt araliginda olan puls
boylarini belirli araliklara (kanallara) boler ki, kanal sayisi kiigiik analizérlerde 100, biyiik
sistemlerde 65,536 (2°) olabilmektedir. Béylece, 1000 kanall1 bir analizérdeki ADC, 0-10 V
puls boyunu, her biri 0,01 V (10 V/1000) genisliginde; Kanal 1: 0-0,01 V, Kanal 2: 0,01-0,02
V olacak sekilde, 1000 kanala bolecektir. ADC, farkli boylardaki analog sinyali (puls boyu-
Volt), bir tam sayiya (kanal numarasi) donistirir (Sekil 19). Sayim sistemlerindeki
kullanimlarina ek olarak ADC' ler, niikleer tip goriintileme detektorleri ve bilgisayar

sistemleri arasindaki araytizde de kullanilmaktadir [11].
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Sekil 19. Cok kanalli analizoriin (MCA) ilkeleri. A, Temel bilesenler. B, Tc-99m igeren bir kaynaktan dedekte
edilen radyasyon olaylar1 i¢in pulslarin yiiksekliklerine gore siralanmasi [11].

2.6.6. Pozisyonlama Islemi

Tiim foto g¢ogatici tiiplerden gelen c¢ikis pulslari, 'Anger' mantiZin1 kullanarak ii¢
onemli bilgiyi saptamak i¢in islenir [15]. Bunlardan birincisi olan ‘z’ degeri, sintilasyon ile
toplanan 1518 toplam miktarini temsil eder ve kristalde depo edilen gama foton enerjisi ile
orantilidir. Diger ikisi ‘X’ ve °y’ degerleridir. Bunlar da, kristal {izerinde meydana gelen

sintilasyon olayinin (foton etkilesiminin) uzaysal konumunu temsil etmektedir (Sekil 20).
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Pozisyon . S
Y Normalize edilmis

ve Enerji . ’
Analog-Dijital sinyalleri pozisyon ve enerji
Déniistiiriiciiler sinyalleri
Foto
cogaltici L E;‘lzlltsa; on- v Dijit_a_ll v
tiiplerden ( L lama enerji ve
gelen ™ devresi uzaysal DLJL_taI
pulslar ( ( L . X dogrusal- x| bilgisayar
ik
normali-
Dijital zasyon
toplama Z devreleri z
devresi ..
(enerji)
Analog Dijital

Sekil 20. Modern dijital sintilasyon kameranin elektronik devreleri. Gergekte sintilasyon kamerasinda, dortten
fazla foto gogaltic tiip ve analog-dijital doniistiirii vardir [7].

z Degeri, Eneriji;

Foto cogaltici tiiplerin etkilesim noktasinin g¢evresinde topladigi toplam 151k, gelen
gama fotonunun enerjisi ile orantilidir. Pozisyonlama devresinde toplam PMT ¢ikis pulsunun
(z degeri) islenmesi, bu pulsun boyunun gelen gama fotonunun enerjisi ile orantili olmasi ve

kristaldeki etkilesimin uzaysal konumundan bagimsiz olmasi i¢in gereklidir.

X veY Degerleri, Konum;

Bir sintilasyon olaymna en yakin foto ¢ogaltict tiipler, en biiyiik miktarda 15181
toplayacak ve bu nedenle, boyu en biiyiik ¢ikis pulslar tiretecektir (Sekil 21). Goriis alaninin
dikey ve yatay yarisinda foto ¢ogaltic1 tiiplerin ¢ikis pulslarini toplayarak, x*, x~=, y*, y~
seklinde dort eksen olusturmak ve bdylece sintilasyon olaymnin tam yerini belirlemek
miimkiindiir. Bu Anger tipi mantik olarak tanimlanmaktadir [15]; x* ile x~ terminallerinin
toplam pulslar1 ve y* ile y~ terminallerinin toplam pulslarmin rélatif katkilari kullanilarak X
ve Y degerleri hesaplanir ki bu degerler kristalin merkez ¢izgisinden sintilasyon noktasina
olan mesafe ile orantilidir. Hesaplanan pozisyon degerleri (X ve Y degerleri), gelen gama

fotonunun enerjisi (z degeri) ile normalize edilmelidir [16].
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Sekil 21. Pozisyonlama algoritmasi goriintii rezulasyonunu iyilestirir. Foto ¢ogaltici tiip, kristalde foton etkilesim
bolgesine ne kadar yakinsa, analog sinyal ¢ikisi (akim pulsu) o kadar yiiksek olur. Bu sinyal, analog-dijital
doniistiirticiiler ile sayisallagtirilir ve bu sayisal deger, bilgisayar goriintiisiinde foton etkilesimine karsilik gelen
matris konumunu hesaplamak i¢in kullanilir [6].

X", X, y* ve y sinyalleri, X konumu ve Y konumu sinyalleri elde etmek igin
birlestirilir. Sintilasyon olayinin X konumu, x* ve X~ sinyallerinin farkinin, toplam X sinyaline

(X" + x7) boliinmesi ile hesaplanir (Esitlik 4).

xt —x~ [4]

xt +x~

Benzer sekilde Y konumu da Esitlik 5 ile ifade edilmektedir.

yr -y~ [5]

yt+y-

X ve Y konumu sinyalleri, toplam x ve y sinyallerine gére normalize edilir, boylece
hesaplanan etkilesim noktas1 puls yiiksekliginden bagimsiz hale getirilir. Olast X ve Y
degerleri, —1 ile +1 araligindadir. Sekil 22-C' de gosterilen direng degerleri; hesaplanan X ve
Y konum sinyalleri, etkilesim noktasinin X ve Y eksenlerine olan uzaklig: ile orantili olacak
sekilde secilmistir. Bir gama kamerada, 6l¢iilen (X, Y) degerleri, kamera yiizeyinin sol alt

kosesinden (—1, —1), sag iist kosesine (+1, +1) dogru dogrusal olarak degisecektir. Gama
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kamera yiizeyinde bir sintilasyon olaymnin tam konumunu belirlemek i¢in, X ve Y degerleri
detektor boyutuyla dlgeklendirilebilir [11].

Nal(T1) Kristali Rx. Rx_ Ry, Ry_

w125 125 =
1Y
! 25 25 125 =

() s - -
______ R - 0 167 25 25

Foto ¢ogaltict __| 167 50 25 25
tiip
! o 125 % 12.5

A 1
25 25 = 125
125 = = 125

Sekil 22. Bir gama kamerada analog pozisyonlamanin gosterimi. A, Sekiz foto ¢ogaltici tiiplii kameranin sematik
gosterimi. B, Her bir foto ¢ogaltici tiipten gelen sinyaller, direngler kullanilarak dort ¢ikis terminaline (x+, x-, y+
ve y-) boliniir. C, Sekiz foto ¢ogaltict tiip i¢in temsili direng degerleri (kQ). Direng degerleri; Esitlik 4 ve 5' den
hesaplanan X ve Y konumlar1 detektordeki etkilesim noktast ile orantili olacak seklide segilir [11].

2.6.7. Goriintii Kayut Birimleri

Niikleer tip bilgisayarlar1 verilerin toplanmasi, saklanmasi ve islenmesi igin
kullanilmaktadir. Goriintii verileri sayisallastirilarak dijital ortamda saklanir. Puls yiiksekligi
analizorii tarafindan kabul edilen her z-pulsu i¢in, pozisyonlama devresinin belirledigi X, Y
konumuna karsilik gelen depolama birimine bir sayim eklenir. Veri depolama, iki boyutlu
dama tahtasina benzer bir matris ortamina benzetilebilir. Matristeki her eleman, 6zgiin satir ve

stitundan olusan bir “adres” igeren bir piksele karsilik gelir (Sekil 23).
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3 G 6, 3 adresli bir piksel

Sekil 23. Matris 6rnegi [6].

Kabul edilen her fotona bir matris elemani belirlenerek veriler sayisallastirilir (Sekil
24). Matrislerin boyutunu, eksen boyunca eleman sayisi belirler. Operator, daha fazla eleman
iceren farkli matris konfigiirasyonlarindan birini secebilir: 64x64, 128x128, 256x256 ve
512x512 vb. Bu sayilar, kare matrislerdeki siitun ve satir sayisini ifade eder. Burada tiim bu
matrislerin dis boyutlar1 aynmi biyiikliiktedir. Degisen sadece piksel biiyiikligii dolayisiyla
toplam piksel sayisidir (64x64 matris 4096 piksele, 128%128 matris 16384 piksele karsilik

gelir) [6].
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Sekil 24. Goriintii verilerini bir matriste depolama [6].
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2.7. SPECT

Tek Foton Emisyonlu Bilgisayarli Tomografi (SPECT) adi, teknigin tam olarak ne
gerektirdigini agiklamaktadir. “Tek Foton”, tek bir gama 1511 fotonun emisyonu ile bozunan
radyoniiklidlerin  kullanildigin1 ifade eder. “Emisyon” terimi, radyasyonun hastadan
yayinlandigina isaret etmektedir. “Bilgisayarli Tomografi” ise, bilgisayarlarin hastadan alinan

tomografik kesitleri yeniden olusturmak i¢in kullanildig1 anlamina gelmektedir.

Niikleer tip goriintiileri genellikle, 50 x 40 cm' lik bir alan iizerinde hastadan ¢ikan
gama 1sinlarin1 dedekte eden bir gama kamera ile alinir. Bu nedenle bir gama kamera
goriintiisti hastadaki radyoaktivitenin dagilimin1 gosterir ki; bu da goriintiilenen organ veya
sistemin fonksiyonunu haritalayan radyofarmasotik dagilimini yansitir. Bununla birlikte,
gama kamera siradan bir fotografik kamera gibi herhangi bir derinlik bilgisini kaydetmez ve
hastanin gergekte {i¢ boyutlu (3B) olan radyoniiklid dagilimimin sadece iki boyutlu (2B) bir
gOriintlistini iiretir. Bu goriintiilere projeksiyon denir. Tomografi islemi, hastanin etrafindan
cesitli yonlerden gama kamera goriintiilerini alir. Bir bilgisayar yardimi ile bu 2B
projeksiyonlar, daha sonra hastadaki aktivitenin tam 3B dagilimimi olusturmak igin yeniden
yapilandirilabilir. Sonuglar, hastanin boydan (transaksiyal dilimler), 6nden (koronal dilimler)

veya yandan bakildiginda (sagittal dilimler) alinan kesitleri seklinde gosterilir.

SPECT goriintiileme, standart planar niikleer tip goriintiillemesine gore birkag avantaja
sahiptir. En basta, ii¢ boyutlu bilgiye sahip olmak, herhangi bir anormal yapinin yerinin daha
dogru saptanmasini saglar. Ayn1 zamanda aktivitenin daha dogru 6l¢iilmesini de saglar, ¢iinkii
art ortamin ¢evreledigi yapinin ¢evresine, izole bir 3B ilgi alan1 ¢izilebilir. Siradan bir planar
goriintiide, 2B ilgi alan1 her zaman goriintiilenecek cisim ile gama kamera arasinda kalan ve
ayrica nesnenin arkasindan gelen arka plan aktivitesini de icerecektir. Ayrica birgok gama
15101, araya giren dokularda soguruldugu i¢in gama kamera tarafindan tespit edilememektedir.
Bu ateniiasyon ilgi alaninin gergek aktivitesinin, onemli derecede eksik hesaplandigi anlamina
gelmektedir. Kaynagin derinligi bilinemedigi i¢in planar bir goriintii {izerinde, bu ateniiasyon
problemine ¢6ziim bulanamamaktadir. Ancak, bu noktada SPECT ile 3 boyutlu veriler elde
edilebildiginden, her kaynagin derinligi bilinir ve bdylece kayip sayimlar i¢in bir diizeltme

yapilabilir. Bu ‘ateniiasyon diizeltmesi’ olarak bilinir [17].
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2.7.1. Cihaz

En yaygin SPECT sistemi, bir gantri iizerine monte edilmis 1-3 adet Nal (Tl) detektor
basligina sahip tipik bir gama kamera, verilerin toplanmasi ve islenmesi i¢in ¢evrimigi bir

bilgisayar ve bir goriintiileme sisteminden olusur (Sekil 25).

Sekil 25. Cift kafali SPECT kamera, e-CAM modeli (Courtesy of Siemens Medical Solutions, Hoffman Estates,
IL) [12].

Detektor kafasi, hastanin uzun ekseni etrafinda kiigiik acilarla (3° ila 10°) toplamda
180° veya 360° lik doniis agilar ile veri toplayarak doner. Veriler her agisal pozisyonda
pulslar seklinde toplanir ve ilgilenilen Kesit goriintiilerinin daha sonra yeniden
yapilandirilmasi i¢in bilgisayarda 64 x 64 veya 128 x 128’ lik matrisler i¢inde saklanir.
Toplanan verilerden transaksiyal, sagital ve koronal goriintiiler elde edilebilir. Cok kafali
gama kameralar ayni1 anda bir¢ok projeksiyonda veri toplar ve bdylece goriintiileme siiresini
azaltir. Ornegin, ii¢ kafali bir kamera, 360° lik veri toplama icin tek kafali bir kameranin

gerektirdigi zamanin yaklasik {igte birinde veri toplar [12].
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2.7.2. Data Toplama

Her ne kadar 180° veri toplama yaygin olarak kullanilsa da (6zellikle kardiyak
caligmalarda), baz1 arastirmacilar tarafindan 360° veri toplama, ateniiasyon ve ¢oziiniirliikteki
derinlik degisimlerinin etkilerini en aza indirdigi ic¢in tercih edilmektedir. Karsilikli (yani
180°) monte edilmis c¢ift kafali bir kamera kullanilarak yapilan 180° ¢ekimde, veri toplama
icin yalnizca bir detektor kafasi gerekir ve diger kafanin topladigi veriler dikkate
alinmayabilir. Bazi durumlarda, iki kafanin sayimlarimin (A, ve A,) aritmetik ortalamasi

1
(%) veya geometrik ortalamasi ((4;xA,)2), dokudaki fotonlarin ateniiasyonunu

diizeltmek icin hesaplanir. Bununla birlikte, 180°’ lik 6l¢timlerde, birbirine 90° agiyla monte
edilmis cift kafali bir kamera, goriintiileme siiresini kisaltma avantajina sahiptir. Birbirlerine
90° veya 180° a¢1 ile monte edilmis ¢ift kafali kameralar ve birbirlerine 120°' de
yonlendirilmis basliklar1 olan {i¢lii kameralar, 360° veri toplama i¢in yaygin olarak kullanilir
ve tek basli kameralar ile yapilan bu dlglimlere gore daha kisa goriintiileme siiresi avantajina

sahiptir.

Veri toplama, siirekli veya “step-and-shoot” modunda yapilabilir. Siirekli ¢ekimlerde,
detektor hasta gevresinde sabit bir hizda siirekli olarak doner ve elde edilen veriler daha sonra
istenen projeksiyon sayisina esit dilimler i¢ine eklenir. “Step-and-shoot” modunda, detektor,
hastanin ¢evresinde, se¢ilen ag1 artiglari ile (6rn. 3°) hareket eder ve her agida projeksiyon i¢in

veri toplar [12].

2.8. SPECT Goriintii Rekonstriiksiyonu

Hastanin projeksiyon goriintiileri alindiktan sonra nihai amag, bu projeksiyonlarla
hastadaki radyofarmasotigin asil dagiliminin ne oldugunu bulmaktir. Bu, SPECT
rekonstriiksiyon islemidir ve dijital olarak bir bilgisayar ile yapilir [17]. Toplanan verileri
kullanarak goriintii rekonstriiksiyonunda kullanilan iki yaygin yontem, geri projeksiyon

yontemi ve iteratif yontemdir [12].
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2.8.1. Filtreli Geri Projeksiyon (Filtered Back Projection; FBP)

Geri Projeksiyon isleminde, kameranin topladigi veriler ile ¢oklu enine kesitler (bant)
olusturulur. Sekil 26’ da bu islem resmedilmistir; 10 projeksiyon yedi banda béliinmiis, enine
kesitler yaricap dogrultusunda dagitilmis olarak ayri ayr1 gosterilmistir. Bu sekilde bantlarin

merkeze dogru toplanmasina Geri Projeksiyon denmektedir.

Geri Projeksiyon Yolu

A

Enine Kesit

“. Projeksiyon Goriintiisii
Sekil 26. Bir karacigerin projeksiyon goriintiileri, transaksiyel (enine) kesitler olusturmak i¢in geri yansitilir [6].

Projeksiyon ve geri projeksiyon islemlerinin basitlestirilmis gosterimi, Sekil 27 ve 28'
de verilmistir. Sekil 27, ince bir radyoaktif diskin projeksiyon goriintiilerinin toplanmas ile
alinan verilerin bir gosterimidir. Sekilde, disk tizerine hayali bir matris yerlestirilir (Sekil 27-
a), gortntiilenir (Sekil 27-b) ve her piksel i¢in sayimlar kaydedilir (Sekil 27-c). Bir siitunun
her hiicresindeki sayimlar toplanir ve bir dizi seklinde depo edilir (Sekil 27-d). Benzer

sekilde, tiim satirlar toplanir ve matrisin sagindaki toplamlar dizisinde saklanir (Sekil 27-e).
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Sekil 27. Bir diskin projeksiyon goriintiilerinin (sayisal diziler seklinde) olusturulmasi [6].

Geri projeksiyon sirasinda, projeksiyon verilerinden olusturulan iki dizi, orijinal diskin
goriintiisiinii olusturmak i¢in kullanilir. Sekil 28-a' da, tstteki dizi bos bir matrisin siitunlarina
dagitilir (geri yansitilir), boylece tiim siitunlardaki degerler ayni olur. Benzer sekilde matrisin
sagindaki dizi, aynt matrisin satirlarina dagitilir. Bu degerler, 6nceki matris degerlerinin
tizerine eklenir (Sekil 28-b). Her pikseldeki sayimlar noktalarla temsil edilirse (gosterim
kolaylig1 igin, her nokta 5 sayimi temsil etmektedir), orijinal diskin boyutuna ve konumuna
karsilik gelen merkezi yogun bir alan ortaya ¢ikmaktadir (Sekil 28-c). Merkez yogunlugundan
dort yone uzanan ve noktalardan olusan ¢apraz sekildeki genis bantlar, geri projeksiyon

isleminin artefaktlaridir; bunlar dizilerin geri projeksiyonundan gelen artik sayimlardir.

37



0
0

0
0

0
0

53 | 29

59

0

0
0

0

0

0

0
0

0

0
0
0

0
0
0
0
0

0

0
0

58| 59| 53| 29| 0

58| 69| 53| 29| 0

58| 69| 53| 29| 0

58| 59| 53| 29

58| 59| 53| 29

58| 59| 53| 29

58( 59| 53| 29| 0

58| 59| 53| 29| 0

58| 59| 53| 29| 0

58| 58] 53| 28| 0

58| 69| 53| 29| 0

58| 59| 53| 29| 0

0] 26| 51

0| 26| 51
0| 26| 51

0] 26| 51

0| 26| 51
0] 26| 5
0] 26| 51

0] 26| 51
0] 26| 51

0| 26| 51
0| 26| 51
0| 26| 51

0

0
0

0

0
0
0

0
0
0
0
0

0

0
0

(@)

0
0

0

&
e

So|g o)

L]

o o< (©|o o
— | =| | B |w | = | — =
oo | | @ oo

ole |NQ| B B B|Q|2|e oc°
oo | | e ol o

cle | M2 B B & F|2] = 2

@ @

ole|v2|lga3|lele|e oo

ool =(rle|lv]| o o o o

I I B -~ I~ - e B ] I

@ [ o w o = @ | | @ @ =

SEB%HHWQSSEE

o|lel-|Y[z(E2(2 o o of o

w | o ~[2lE2lzjz|c| @f B B o

|l wlol5| 2|2 ¥|T| o o o =

w | B~z |2| @ B v ®»

= | = o @ w = =| —| =

Hh|b|B|F|[S|S|8|8&| 2| B| B b

| =|=

cslelzlglelzlalel g g gl g

O I I - O @ |~ @ N NN
| M| @ A=)

co|lo|XG| BB E|F| S| o=
oo | | e oo

cle | N2 BB E| E|2] =2 9
o | o @

cle | N2 B BE | 22| e o

(b)

Sekil 28. Bir diskin projeksiyon goriiniimlerinin geri projeksiyonu [6].
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Goriintilyli olusturmak i¢in kullanilan projeksiyon goriiniimlerinin sayist arttik¢a, bu
artefakt cismi g¢evreleyen bir yildizin goriintiisiinii verir Ki buna yildiz artefakti denir (Sekil
29-a). Projeksiyon goriiniimlerinin sayisinin arttirilmasi, yildiz artefaktini ortadan kaldirir ve
cismin goriintiisiinii netlestirir (Sekil 29-b, c); ancak cismin etrafinda genel bir “bulaniklik”
kalir (Sekil 29-d).

* * . »

(a) (b) () (d)

Sekil 29. Geri projeksiyon isleminde yildiz ve bulaniklik artefaktlari [6].

Filtreleme, goriintiiyli iyilestirmek icin rekonstriiksiyon iglemi sirasinda uygulanan
matematiksel bir tekniktir. Filtreler ozellikle, geri projeksiyon artefaktinin (bulaniklik)
etkilerini azaltmak ve goriintii giriltisiinii gidermek i¢in kullanilir [6]. Bu etkilerin
diizeltilmesi i¢in gorintiide bir keskinlestirme filtresi kullanmak gerekmektedir. Uygun filtre,
Sekil 31-a' da gosterilen; genligi, frekans ile dogrusal olarak artis gosteren yokus (ramp)
filtresidir. Projeksiyon goriintiilerinde, geri projeksiyondan 6nce bu filtre kullanilirsa, her iki
taraftaki piksellere bazi negatif sayimlar eklenir ve bunlar geri yansitildiginda yildiz artefakti
silinebilir (Sekil 30).

2 Projeksiyonlar b Flltl'eilS -
I projeksiyo !

Geri Pro Jekstyon Geri Projeksiyon
Kesikli cizgi Bulamkhk Artefakti  Kesikli cizgi
boyunca profil boyunca profil

Sekil 30. Noktasal bir cismin, filtrelenmis geri projeksiyon yontemi ile rekonstriiksiyonu. Basit olmasi igin,
sadece dort projeksiyon gosterilmistir. (a) Filtresiz basit geri projeksiyon, merkez goriintiide bulaniklik olusturan
yildiz deseni goriintiisiinde bir artefakt verir. (b) Filtrelenmis geri projeksiyon, projeksiyonlara negatif degerler
ekler. Bunlar geri yansitildiginda, yildizi silerek bulanikligi giderebilirler [17].
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Yokus filtresi, goriintillerde istenmeyen giiriiltiiyii artirma etkisine sahiptir. Bu
nedenle, giiriiltiiyii kontrol altinda tutmak i¢in, bir diizgiinlestirici filtre uygulamak gereklidir.
Bu, diisiik frekanslar1 degistirmeden birakirken yiiksek frekanslarin genligini azaltan algak
gecirgen bir filtredir. Yokus ve diizgiinlestirici filtrelerinin kombinasyonu ile Sekil 31-b’ de
gosterilen bir kombine filtre olusturulur. Bu filtre, diisiikk frekanslarda, bulanikligi gidermek
icin ramp filtresi islevi gormekte ancak yiiksek frekanslarda giiriiltiiniin yiikselmesini

onlemektedir [17].

Diisik | Orta ; Yiksek ﬁ Sinyal
'. . Kombine Filtre

. . % Garalts
__‘_7_\ Ramp s
1@ " Filtre _ | S ] =

0.5

= = e S

Genlik

\\L LﬁLﬂ
0 Freka ns 0.5
(a)

Sekil 31. Ramp ve kombine filtrenin, sinyal verileri ve istatistiksel giiriiltii iizerindeki etkisi [6].

Niikleer tip verilerini islemek i¢in kullanilan Hann, Hamming, Butterworth, Weiner ve
Parzen gibi bir¢ok alcak gecirgen filtre vardir. Her filtrenin sekli farklidir ve uygulandiginda
goriintliyll farkh sekilde degistirir.

Yiiksek frekansli giiriiltiiyii azaltmak i¢in kullanilan algak gecirgen filtrelerin etkileri
Sekil 32" de gosterilmektedir. Parzen filtresi, verileri biiyiik 6l¢iide diizgiinlestiren bir algak
gecirgen filtre 6rnegidir; genellikle SPECT i¢in kullanilmaz. Hann ve Hamming filtreleri, orta
ve yiiksek frekansli verileri Parzen filtresinden daha fazla gegiren algak gegirgen filtrelerdir.
Yaygin olarak kullanilan Butterworth filtresi ile kullanic1 yiiksek frekanslar1 gegirme

olgiisiinii ayarlayabilmektedir.
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Sekil 32. Yaygin kullanilan algak gegirgen filtrelerin 6zellikleri [6].

Butterworth ve Hann filtreleri, parametreleri ile sekillerinin degistirilebilecegi ‘esnek’

filtrelerdir. Sekil 32' deki agik gri genis bant Hann filtresinin; koyu gri bant Butterworth
penceresinin olasi araliklarin1 gostermektedir.

Genellikle filtrenin giiciinii ifade eden Cutoff (kesim) frekansi, filtrenin gegirecegi
maksimum frekanstir. Sekil 33-a” da Hann filtrenin farkli kesim frekanslarindaki degisimi
gosterilmektedir. Diger bir parametre olan Order (gii¢ faktorii), egrinin egimini kontrol

etmektedir. Butterworth filtresi igin bu parametrenin etkileri Sekil 33-b’ de gosterilmistir.

Hann
Cutoff frekansi= 0.1 0.3 0.7
10 10 1.0
=4
(a) E
© G, -
0 Frekang 0.5 0 0.5 0 0.5 0 0.5
Butterworth
Cutoff frekans: = 0.5 0.5 0.5 0.5
Order = 0.1 1.0 5.0 10.0
1.0 1.0 1.0 1.0
=
(b) ED
o
0 Frekans 05 0 0.5 0 0.5 == 0 0.5

Sekil 33. Butterworth ve Hann filtrelerinde Cutoff (kesim) frekansi ve order parametrelerinin etkileri [6].
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En uygun filtrenin secimi hem verilerin 6zelliklerine hem de kullanicinin kisisel
tercihine baglidir. Genel olarak, yiiksek gecirgen filtre yiiksek sayimli veriler igin; algak

gecirgen veya smoothing filtre, diisiik sayimli veriler i¢in daha uygundur [6].

2.8.2. Iteratif Rekonstriiksiyon

Iteratif rekonstriiksiyon, SPECT goriintiilerin rekonstriiksiyonunda tamamen farkli bir
yaklasimdir ve filtrelenmis geri projeksiyona bir alternatif sunar. iteratif rekonstriiksiyon
aslinda yeni bir teknik degildir. Gegmisi filtrelenmis geri projeksiyon kadar eskidir, ancak ¢ok
daha fazla hesaplama gerektirdiginden rutin klinik isleyis i¢in kullanmisli degildir. Bununla
birlikte, hesaplamalar1 hizlandiran algoritmalarin gelistirilmesiyle modern bilgisayarlarin
hizindaki artis g6z 6niinde bulunduruldugunda, iteratif rekonstriiksiyon artik uygulanabilir bir

yontem haline gelmis ve tlim biiyiik iireticilerin kullanimina agilmastir.

Iteratif rekonstriiksiyon, ilk &nce cevabin ne olacagmi tahmin etme prensibi ile ¢alisir
ve daha sonra veriyi kabul edene kadar tekrar tekrar tahmin eder. Bu siireg, Sekil 34’ de
gosterilmektedir. Ilk adim, transaksiyal aktivite dagilimmin ne olabilecegi ile ilgili bir
tahminde bulunmaktir. Yaygin kullanilan bir baslangi¢c noktasi, projeksiyon goriintiilerinden
elde edilen tiim sayimlarin, transaksiyal goriintii boyunca diizgiin bir sekilde dagildigini
varsaymaktir. Bir sonraki adim, bu tahmini transaksiyal dagilimin dogru olmasi durumunda,
projeksiyon goriintiilerinin nasil  goriinecegini  hesaplamaktir. Elbette, bu tahmini
projeksiyonlar gergek elde edilen projeksiyonlarla ayni olmayacaktir, ancak tahmin edilen ve
elde edilen projeksiyonlar1 karsilastirarak hata hesaplanabilir. Bu hatanin geri projeksiyonu
durumunda, tahmini transaksiyal goriintiiyli optimize etmek i¢in kullanilan bir diizeltme
terimi ¢ikarilabilir. Ileri-projeksiyon, karsilastirma, geri-projeksiyon ve diizeltme islemi daha
sonra birgok kez tekrarlanir ve her seferinde tekrar eden bu dongiiye iterasyon denir. Yeterli
sayida iterasyonun ardindan, tahmin edilen projeksiyonlar ile ger¢ek projeksiyonlar benzer
hale gelir ve uygulanan diizeltmelerin c¢ok kiigiik farkliliklar yarattigi gozlemlenir. Bu
noktada, tahmini projeksiyonlar elde edilen projeksiyonlarla ayni ise, o zaman tahmin edilen
transaksiyal goriintiinlin gergek transaksiyal gorlintii ile ayni oldugu varsayilabilir ve

rekonstriiksiyon siireci hedefine ulagmis kabul edilir.
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Sekil 34. Iteratif rekonstriiksiyonun kavramsal semasi [12].

1970’ lerde, cebirsel rekonstriiksiyon teknigi ve es zamanl iteratif rekonstriiksiyon
teknigi gibi gelistirilen ilk iteratif yontemler, donemin olduk¢a yavas olan bilgisayarlar ile
giinlerce iterasyon yapmay1 gerektiriyordu. Shepp ve Vardi’ nin MLEM (Maksimum
Olabilirlik Beklentisi — Maksimizasyon) algoritmasini gelistirdigi 1982 yilinda, bu konuda
onemli bir adim atilmis oldu. Bu algoritma da yavas olmasina ragmen, projeksiyon
gorintiilerinde, rastgele giiriiltiiyli dikkate alma konusunda bir avantaja sahipti. Daha sonra,
1994 yilinda Hudson ve Larkin, OSEM (Ordered Subset Expectation Maximization; Sirali Alt
kiimeler Beklentisi-Maksimizasyon) adi verilen, MLEM algoritmasinin bir modifikasyonunu
uretti. Bu algoritma ise, sadece birkac¢ iterasyonla oldukca hizli bir sekilde sonuca

varabiliyordu.

Bu nedenle OSEM, iteratif rekonstriikksiyonun ticari uygulamalarinin temelidir. Bu
algoritma, elde edilen projeksiyonlart birkag alt gruba bolerek toplanmasini hizlandirir.
Ornegin 60 projeksiyon, her bir alt kiimede 6 projeksiyon olmak iizere 10 alt gruba ayrilabilir.
Transaksiyal gorlintiiniin mevcut tahmini, tiim projeksiyonlar islenene kadar beklemek yerine,
her alt kiimenin karsilastirilmasindan sonra giincellenir. Kullanict OSEM algoritmasini
kullanmak i¢in, yalnizca alt kiime sayisin1 (yukaridaki Ornekte 10) ve iterasyon sayisini

(6rnegin 2) belirtmek zorundadir. Siire, sadece iterasyon sayisina bagli olmakla birlikte

43



goriintiiniin kalitesi giincellemelerin sayisina baglidir Ki; bu da alt kiime sayistyla garpilan
iterasyon sayisina esittir. Bu nedenle 20 iterasyonlu MLEM (MLEM alt kiime kullanmadig1
icin alt kiime sayis1 1’ dir), 2 iterasyonlu ve 10 alt kiimeli OSEM ile ayn1 goriintii kalitesini

verir, ancak OSEM on kat daha hizli olur.

Herhangi bir iteratif rekonstriiksiyon algoritmast kullanildiginda sonucun dogrulugu,
ileri-projeksiyon adimmin dogruluguna baghidir. Siire¢ ilerledikce geri projeksiyonlardan
kaynaklanan hatalar sifira gidecegi i¢in, geri projeskiyon adiminin dogrulugu ileri projeksiyon
kadar énemli degildir. Ileri projeksiyon asamasi esas olarak, hastadaki tahmini bir aktivite
dagilimindan, tahmini bir projeksiyon elde etme isleminin bir modellenmesidir. Bu nedenle,
modelleme tamamen gergek¢i ise yani, ateniiasyon, sacilma ve mesafe ile ¢oziiniirliikk kaybi
gibi gergekte olan siiregleri hesaba katarsa nihai cevap, bu etkileri dikkate alan gergek aktivite
dagiliminin bir tahmini olacaktir. Buna bagh olarak, iteratif rekonstriiksiyonun filtrelenmis
geri projeksiyona gore en biiyiik istiinliigii, ateniiasyon ve sagilma diizeltmelerini ek olarak

yapmak yerine rekonstriiksiyon siirecine dahil edebiliyor olmasidir [17].

2.9. Goriintii Kalitesini Etkileyen Faktorler

Tipta goriintii kalitesi, tan1 agamasinda anatomik veya fonksiyonel bilgilerin ne kadar
iyi iletildigi ile ilgili bir kavramdir [7]. Niikleer tipta ise, goriintii kalitesi i¢in temel prensip;
hastaya verilen radyofarmasdétigin, lezyon ve cevresindeki dokularda tutulum farkliliklarini

saptayabilmektir [18].

Gorilintti kalitesini degerlendirmek i¢in iki temel yontem vardir. Birincisi, goriintii
veya goriintiileme sistemi icin kantitatif olarak Olgiilebilen veya hesaplanabilen fiziksel
ozelliklerdir. Niikleer tip goriintii kalitesi i¢in kullanilan bu ti¢ 6zellik giiriiltii, kontrast ve
uzaysal rezulasyondur. Ikinci ydntem ise, farkli goriintiileme sistemlerinde veya farkli
goriintiileme kosullarinda alinan goriintiilerin - kullanildig1, goézlemci performanslarina

dayanmaktadir [11].

2.9.1. Kontrast

Goriintii kontrasti, hastanin farkli radyoaktif tutulum seviyelerine karsilik gelen,

goriintlideki  yogunluk farkliliklarin1 ifade eder. Niikleer tipta, goriintii kontrasti
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radyofarmasdtik Ozelliklerine baglidir. Bu dogrultuda, lezyon/art ortam tutulum orani
(konsantrasyon orani) yiikksek olan bir ajan kullanilmas: tercih edilmektedir. Goriintii
olusumunda rol oynayan fiziksel faktorler de kontrasti etkileyebilir. Genel olarak, niikleer
tipta kontrasti etkileyen faktorler, goriintiideki istatistiksel glriiltii seviyelerini de
etkilemektedir. Kontrast ayrica filtre, goriintii rekonstriiksiyon algoritmalari, renk skalast gibi

goriintii islemede kullanilan parametrelerden de etkilenir [18].

Kontrastin genel bir tanimi, goriintiiniin etrafindaki sinyal seviyesine gore, ilgilenilen
nesnenin (bir lezyon gibi) sinyal degisim oranidir. Buna gore; C,, normal dokudaki sayim

orani, C; lezyondaki sayim orani ise, lezyonun kontrasti (K;),

K, = Ci=6n — A 6]

Cn Cn

seklinde ifade edilebilir. Burada AC;, lezyon iizerindeki sayim oraninin BG’ a gore

degisimidir. Kontrast baz1 durumlarda, yiizdelik olarak da ifade edilebilir (Ornegin, K; = 0,1 =
%10 Kontrast) [11].

2.9.2. Giiriiltii

Giriiltii genel olarak, rastgele veya yapisal kaynakli olabilmektedir. Rastgele giiriilti,
sayim oranindaki rastgele istatistiksel degisimlerden kaynaklanmaktadir ve niikleer tip
goriintiilerinde artefakta neden olmaktadir. Yapisal giirtiltii, iist {iste binen ve ilgilenilen
yapilarin goriintiilenmesini etkileyen sayim oranindaki rastgele olmayan degisimleri ifade
eder. Bazi yapisal giiriiltii tiirleri, radyontiklid dagiliminin kendisinden kaynaklanmaktadir.
Ornegin, *°™Tc ile miyokard enfarktiisiinii saptamak icin yapilan ¢aligmalarda kaburgalardaki
tutulum, kalp gorlintiisii ile ist iliste binebilir. Yapisal glriltli, goriintiileme sistemi

artefaktlarindan da kaynaklanabilmektedir [12].

2.9.3. Uzaysal Rezulasyon

Uzaysal rezulasyon, bir kameranin birbirine yakin radyoaktif yapilari ayirt etme
yeteneginin bir Slgiistidiir. Kesit kalinligi, detektor genisligi, goriintii matrisi ve piksel sayisi
(rekonstriiksiyon algoritmasi), faydali goriis alan1 (FOV) ve kaynak-kolimatér mesafesi

faktorlerine bagli olarak degismektedir [7].
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Bir kamera sisteminin uzaysal rezulasyonu (Rs), iki faktor ile ifade edilmektedir;
kolimator rezulasyonu (Rk) ve igsel (detektor) rezulasyon (Rp). Bu faktorler arasindaki

bagint1, Esitlik 7° de verilmektedir.

’ 7
RS = RKZ + RDZ [ ]

Kolimator rezulasyonu, uzaysal lokalizasyon i¢in temel sinirlayici faktordiir. Uygun
kolimator hassasiyetinin saglanmasi i¢in, kolimator delik ¢aplariin yeterince biiyiikk olmasi
gerektiginden, goriintiilerde delik caplart ile orantili 6lgiide bulaniklik vardir. Buna gore
kolimator rezulasyonu temel olarak; kolimatoér delik uzunlugu ve ¢api, kaynak-detektor

mesafesi ile degigsmektedir.

Icsel rezulasyon (Rp), detektor ve sistemin elektronik elemanlarma baglidir ve bir
goriintiileme cihazinin gortintiideki bir olayr ne kadar iyi konumlandirabileceginin 6lgiisii
olarak tanimlanmaktadir. igsel rezulasyon esas olarak puls olusumundaki istatistiksel

dalgalanmalardan etkilenmektedir [12].
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. Arastirmanin Tipi
Yttrium-90 kaynag ile bremsstrahlung goriintiileme optimizasyonunu konu alan bu

arastirma, metodolojik bir ¢aligma niteligindedir.
3.2. Arastirmanin Yeri ve Zamani

Arastirma 30.11.2016 - 31.05.2019 tarihleri arasinda Dokuz Eyliil Universitesi
Niikleer Tip Anabilim Dali’nda, hasta goriintiilemesinde kullanilan 2 adet Gama kamera ve

TheraSphere Yttrium-90 cam mikro kiireler viali ile yapilmistir.
3.3. Arastirmanin Evreni ve Orneklemi/Calisma Gruplan

Arastirmanin evreni ve érneklemi bulunmamaktadir.
3.4. Cahisma Materyali

3.4.1. Gama Kamera Sistemi

Arastirmada, Dokuz Eyliil Universitesi Niikleer Tip Anabilim Dali’ nda mevcut iki
kafali gama kamera sistemi (Philips Forte JETstream, AZ SPECT, Almanya) (Sekil 35) ve
diisiik enerjili-yliksek rezulasyonlu (LEHR), orta enerjili-genel amac¢li (MEGP), yiiksek
enerjili-genel amagh (HEGP) kolimatorler kullanilmistir. Kolimatorlerin delik sekli altigendir.

Tablo 2’de kolimator 6zellikleri gdsterilmistir.

Tablo 2: Arastirmada kullanilan kolimatorlerin 6zellikleri

Kolimatir Ismi Delik Boyutu (mm) Delik Uzunlugu (mm)
LEHR 1,40 32,8
MEGP 2,95 48
HEGP 3,81 60

Sistem; kristali 9,5 mm kalinliginda ve 508 x 381 mm boyutlarinda dikdoértgen Nal(TI)

sintilasyon detektor kristali ve fotogogaltict tiiplerden (76,2 mm gapli 49 adet ve 50,8 mm

capl 6 adet) olusmaktadir. Detektor, 140 keV’de %10,6’lik enerji reziilasyonuna sahiptir ve

enerji spektrumu 1 keV/kanal olarak alinmistir [19].
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Sekil 35. Philips Forte JETstream AZ SPECT Cihazi.

3.4.2. Yttrium-90 Vial

Calismada, kaynak olarak, akrilik zirh icine yerlestirilmis 1,0 mL’lik cam flakon
icinde bulunan ve ortalama 20-30 pm biiytikliigiinde cam kiireleri olan TheraSphere Yttrium-
90 kullanilmustir (Sekil 36). Bir flakon, 0,6 mL steril, apirojen su igerisinde 22000-73000
mikro kiire/mL i¢cermektedir [20].

(a) (b)

Sekil 36. (a) TheraSphere Yttrium-90 Cam Mikrokiireleri Viali (b) Vialin kursun zirhi.

3.5. Arastirmanin Degiskenleri:

Arastirmada, %FOV (faydali goriis alanindaki sayim yiizdesi), S/B (Sinyal-Giiriiltii
orani), kontrast ve hassasiyet bagimli degiskenlerdir. Kaynak-detektor mesafesi, kolimator ve

enerji penceresi bagimsiz degiskenlerdir.
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3.6. Veri Toplama Araclari:

3.6.1. Bremsstrahlung Enerji Penceresi

Yttrium-90 kaynag ile bremsstrahlung goriintiileme optimizasyonunu konu alan bu
arastirmaya, farkli enerji pencerelerinde planar goriintiilerin alinmasi ile baslanmistir. Buna
gore, 2 farkl kaynak-kolimator mesafesinde, 20 farkli enerji penceresi (Tablo 3) ve 3 farkl
kolimator kullanilarak planar goriintiiler elde edilmistir. Alinan planar goriintiiler arasinda en
iyi gorlintii kalitesine sahip enerji penceresi-kolimatdér kombinasyonlar1 ile SPECT

goriintiilemesi de yapilmustir.

Tablo 3. Planar goriintiiler igin segilen enerji pencereleri

No Enerji (keV)" %™ E;(keV) E,(keV) AE=E,-E{(keV)

1 75 10 71 79 8
2 100 49,5 75 125 50
3 160 10 152 168 16
4 75 15 69 81 11
5 148 56 65 231 166
6 125 10 119 131 13
7 125 25 109 141 31
8 125 49,5 94 156 62
9 80 20 72 88 16
10 100 20 90 110 20
11 120 20 108 132 24
12 140 20 126 154 28
13 160 20 144 176 32
14 180 20 162 198 36
15 75 50 56 94 38
16 120 30 102 138 36
17 185 50 139 231 93
18 90 30 77 104 27
19 145 61 57 232 175
20 107,5 17,5 98 117 19

* Merkez Enerji
** Pencere Genisligi (%)
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3.6.2. Bremsstrahlung Gériintiileme

Kaynak, gama kameranin masa ylizeyine ve kolimatorlere gore ortalanarak, diiz bir
sekilde yerlestirilmistir. Gorlintiilenecek materyali temsil eden Yttrium-90 viali, 3 GBq, 5
GBq ya da 7 GBq aktiviteli olup, her bir goriintiileme 6ncesi ve sonrasinda doz kalibratoriinde
olgiiliip, aktiviteleri not edilmistir. Homojen radyoniiklid dagilimi saglanabilmesi igin, vial

masaya yerlestirildikten sonra bir siire bekletilmistir.

3.6.2.1. Planar Gériintiileme

Bremsstrahlung spektrumu, planar goriintiiler i¢in, gama kameranin asagi bakan kafasi
kullanilarak (Sekil 37), 60 saniye siire ve 1 milyon sayim ile alinmistir. Goriintiiler elde
edilirken, kaynak-kolimatér mesafesi, 25 cm ve 40 cm olacak sekilde ayarlanmistir. Bu
calismada planar goriintiiler, her bir enerji penceresi ve kolimatdr kombinasyonu i¢in ayr1 ayri

alimmustir.

Sekil 37. Gama kamera-vial goriintilleme geometrisi.

3.6.2.2. SPECT Goriintiileme

SPECT goriintiilemede, planar goriintiileme asamasinda en iyi goriintiilerin alindig1 5

enerji penceresi ve yiiksek enerjili-genel amagli kolimatér (HEGP) kullanilmis, kaynak-

50



kolimator mesafesi ise 25 ¢cm olarak ayarlanmigtir. SPECT verileri, 128x128 matris boyutu, 2
rotasyon ve projeksiyon basina sayim siiresi 28 saniye olmak iizere, 64 projeksiyon ile elde

edilmistir.

3.6.3. Goriintii Kalitesinin Degerlendirilmesi

Yttrium-90 kaynagi ile alinan planar ve SPECT goriintiilerinin goriintii kaliteleri,
geleneksel olarak kullanilan bazi goriintii parametreleri kullanilarak degerlendirilmistir. Buna
gore, her bir goriintii lizerinde hassasiyet, % FOV, S/B oran1 ve kontrast parametreleri

hesaplanmustir.

3.6.3.1. Goriintiilerde ROI (Region of Interest) Secimi

Gorilintli parametrelerinin degerlendirilmesinde en 6nemli husus, goriintiiler iizerinde
ilgilenilen alanin yani radyoaktif kaynaga tam olarak karsilik gelen alanin sec¢imidir. Zira
¢izilen ROI alani, sayim degerlerini ve dolayisiyla goriintii kalitesini dogrudan etkilemektedir.
Gortintiiler lizerinde ilgilenilen alan, genellikle ROl kisaltmasi ile anilir ve belirli bir amag
icin tanimlanan bir veri kiimesi i¢indeki 6rnekler olarak ifade edilebilir. Faydali goriis alani
(FOV) merkezine yerlestirilen kaynak i¢in ROI, bilinen Yttrium-90 vial kaynak cap1 ve
goriintiilerin piksel boyutlar1 kullanilarak belirlenmektedir [4]. Goriintiiler ilizerinde gorsel
kontroller yapildiginda, hesaplama ile saptanan ROI alanlarmin sinirlarmin - kaynak

goriintlisiiniin sinirlari ile tam olarak ortlistiigii gozlenmistir (Sekil 38).

Sekil 38. SPECT goriintiisii izerinde, kaynak ROI gosterimi.
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3.6.3.2. Hassasiyet

Radyoaktif kaynaktan belirli bir uzaklikta ifade edilen dedeksiyon sisteminin sayim
hassasiyeti, birim kaynak aktivitesi bagina sayim hizi olarak tanimlanir. Belirli bir aktivite igin
hassasiyet, detektér konfigiirasyonu, kolimator tipi, radyoniiklid tipi, enerji penceresi ayari,
kaynak konfigiirasyonu gibi bir dizi faktére bagli olmakla birlikte; iki ana faktor
belirleyicidir: kaynak-detektor geometrisi ve kaynak-detektor arasindaki sogurucu ortam.
Geometri faktorii, goriintiileme hacminin ¢evresinde, detektoriin kati agisi ile belirlenir.
Detektoriin hassasiyeti, esas olarak, sintilasyon kristalinin yogunluguna ve kalinligina baglidir
[13, 16]. Arastirmada, alinan her bir goriintii i¢in hassasiyet Esitlik (9) kullanilarak

hesaplanmuistir;

Kaynak ROI'deki sayim (sayim/dakika) [9]
Aktivite (MBq)

Hassasiyet =

Esitlik (9) daki Yttrium-90 aktiviteleri i¢in 6lglim siiresine gore zaman diizeltmeleri

yapilmistir.

3.6.3.3. %FOV

%FOV (faydali goriis alanindaki sayim yiizdesi), bremsstrahlung sagilma etkilerini
degerlendirmek amaciyla kullanilmaktadir ve Esitlik (10) ile ifade edilmektedir. Bu anlamda,
biiyiikk % FOV degerleri foton sagilmasinin az oldugunu gostermektedir [21]. Arastirmada,
%Y kaynag ile alinan planar ve SPECT goriintiileri iizerinde, her bir enerji penceresi ve
kolimatdr kombinasyonu i¢in; kaynak ROI i¢indeki sayimlarin, FOV bolgesindeki toplam

sayimlara olan yiizdesi hesaplanmistir.

YFOV Kaynak ROI'deki Toplam Sayim 100 [10]
= X
° FOV’daki Toplam Sayim
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3.6.3.4. Kontrast

Niikleer tip goriintiilemelerinde goriintii kontrasti; goriintiiniin farkli boliimlerinde,
aktivite konsantrasyonundaki farkliliklarin bir 6lglisii olarak tanimlanmaktadir [16]. Bu
nedenle, goriintii kontrastinin dogru oOl¢limii, aktivite tahmininde de Onemli bir rol
oynamaktadir. Arastirmada, kontrast degerlendirmesi igin, goriintiiler {izerinde, kaynak ve art
ortam (background, BG) bolgesindeki sayim verileri dikkate alinmis ve kontrast, Esitlik (11)

kullanilarak hesaplanmustir.

CKaynak_cBG [11]
Cea

Kontrast =

Esitlikteki Ckaynak V€ Cpg ifadeleri sayim/piksel boyutundadir ve sirasiyla kaynak ve
art ortam (background) boélgesindeki sayimlari temsil etmektedir. Burada, Cgg (sayim/piksel)
icin; FOV’ un dort kosesine agilan BG ROI’ lerinin (Sekil 39) ortalamasi alinmistir.
Hesaplama sirasinda BG ve kaynak ROI alanlarinin (piksel sayisi) ayni olmasina dikkat

edilmistir.

roi0 roi0_dup1

roi0_dup1_dup3 i
roi0_dup1_dup4

Sekil 39. SPECT goriintiisii lizerinde, kaynak ROI ve BG ROT’lerinin gésterimi.
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3.6.3.5. Sinyal/Background (S/B) Orani

Bir goriintiideki sinyal giicii, sinyal-giiriiltii oran1 (S/B) ile karakterize edilmektedir
[16]. Planar bir projeksiyonda giiriiltii, Poisson dagilimi istatistigine uymaktadir ve sayim
sayisinin karekokii ile orantilidir. Buna gore S/B orani, sayim sayisinin karekoki ile ters
orantilidir [22]. Geleneksel olarak bu oran, kontrast boliimiinde ifade edilen Esitlik (11)
yardimi ile gerekli hesaplamalar yapilarak elde edilmektedir. Arastirmada, Yttrium-90 vial
gorlntiilemesi yapildig1 igin, literatiirde benzer vial caligmalarinda kullanilan S/B oram

dikkate alinmistir.

S/B oranini hesaplamak igin, statik goriintiilerin her birine iki ROI ¢izilmistir (Sekil
40): Ortada, kaynak vialin goriintiisiinii gevreleyen kiiciik bir ROI, ve tiim alani1 kaplayan
(FOV) daha biiyiik bir ROI. Kiigiik ROI' deki toplam sayimlar, daha fazla uzaysal bilgi
tastyan fotonlarin sayisini temsil etmektedir. Bu, birincil sinyal olarak belirlenmistir.
Periferdeki toplam sayim, biiyitk ROI’deki toplam sayimlardan kii¢iik ROI” deki sayimlarin
cikartilmasi ile hesaplanir ve uzaysal bilgi icermeyen sagilmis foton sayisini temsil

etmektedir. Periferdeki bu sayimlar BG sinyali olarak belirlenmistir.

Kaynak Perifer ROI
Projeksiyonu
Merkez ROI

Sekil 40. Kirmiz1 ile gosterilen biiyikk ROI, gama kameranin tim faydali gériis alanimi (FOV); mavi ile
gosterilen kiigiik ROI (merkez) goriintiilenen kaynak viali kapsamaktadir. Perifer bolgesindeki BG sayimlar,
bliyiik ROI’ deki sayimlardan kiiciik ROI” deki sayimlar ¢ikartilarak hesaplanmistir. Kii¢iik ROI, hem kaynagin

uzaysal bilgisini i¢eren birincil sinyal sayimlari1 hem de istenmeyen BG sayimlari igermektedir [2].
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Her bir enerji penceresi i¢in, ortalama sayim/piksel.keV degerleri; ROI' lerdeki toplam
sayimlarin, enerji pencere genisligi (keV) ile ROI’lerdeki piksel sayisina boliinmesiyle
hesaplanmistir. S/B orani, merkezdeki ortalama sayim/piksel.keV degeri ile periferdeki

ortalama sayim/piksel.keV degerinin oranindan belirlenmistir [2].

Bu dogrultuda, S/B orani, Esitlik (12)” deki gibi ifade edilmektedir.

_ Merkez ROI [saylm/(piksel.keV)] [12]
- Perifer ROI [saylm/(piksel.keV)]

S/B

3.7. Arastirma Plan1 ve Takvimi:

ISLEM BASLANGIC BITiS
Literatiir Taramasi 30.11.2016 15.03.2017
Yttrium-90 ile Planar Goriintiileme 15.03.2017 30.06.2017
Planar Goriintiilerde Hassasiyet, %FOV, Kontrast, S/B Orant 30.06.2017 01.08.2017
Hesaplamalari

Yttrium-90 ile SPECT Goriintiilleme 01.08.2017 15.11.2017
SPECT Goriintiileri Uzerinde Farkli Rekonstriiksiyon Metodlari 15.11.2017 20.01.2018
(FBP, OSEM) Uygulama

SPECT Goriintiilerinde Hassasiyet, %FOV, Kontrast, S/B Orant 20.01.2018 15.05.2018
Hesaplamalar1

Optimum Goriintilleme Sartlarinin Saptanmasi 15.05.2018 10.08.2018
Sonuglarin Analizi ve degerlendirilmesi 10.08.2018 05.11.2018
Yazim 05.11.2018 31.05.2019

3.8. Verilerin Degerlendirilmesi

Arastirmada, Yttrium-90 vial kaynak kullanilarak, bremsstrahlung goriintiilemesinde,
farkli kaynak-detektor mesafeleri, enerji pencereleri ve kolimatorler kullanilarak, hassasiyet,

kontrast, S/B orani ve %FOV parametreleri incelenmistir.
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3.9. Arastirmanin Simirhhiklar:

Arastirmada kullanilan gama kamera sistemi, rutin hasta gorlintiilemede kullanildig:
icin, deney asamalarinda yasanan zaman kisitlamasi arastirmanin  smirliliklarin

olusturmaktadir.

3.10. Etik Kurul Onay1

Arastirma DEU Girisimsel Olmayan Arastirmalar Etik Kurulu tarafindan 02.03.2017
tarih ve 304GOA protokol numarali ve 2017/04-33 karar numarasi; 22.05.2019 tarih ve 3042-

GOA protokol numarali ve 2019/13-45 karar numarasi ile goriisiilmiis ve onaylanmaistir.
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4. BULGULAR

4.1. Bremmstrahlung Enerji Spektrumu

Aragtirmada, Yttrium-90 kaynagi ile bremsstrahlung gorintileri 2 farkli kaynak-
kolimatdr mesafesinde, 20 farkli enerji penceresi ve 3 farkli kolimator kullanilarak alinmistir.
Yttrium-90 mikrokiireleri ile dolu bir vialin HEGP kolimatorii ve 40 cm’ lik kaynak-
kolimator mesafesinde alinan goriintiilerine iliskin bremmstrahlung enerji spektrumuna bir
ornek Sekil 41°de verilmistir. Bremmstrahlung spektrumunu, *°Y kaynaginin beta parcacik
emisyonu ve bu parcaciklarin yavaslamasii takiben olusan bremsstrahlung fotonlar
olusturmaktadir. Beklenildigi {lizere, spektrum O ile 230 keV enerji araliginda siireklilik
gostermektedir. Yaklagik 75 keV enerjide goriilen pik, kursun kolimator ile bremsstrahlung

fotonlarinin etkilesimi sonucu olusan karakteristik X-1g1n1 pikidir [21].

Saymm

enerji penceresi

Sekil 41. Yttrium-90 kaynag: ile alinan bremsstrahlung siirekli enerji spektrumu. Spektrum iizerinde, 125 keV
merkezli ve %49,5 genisliginde agilan enerji penceresi gosterilmektedir.

4.2. Yttrium-90 ile Planar Goériintiileme
4.2.1. Goriinti Kalite Parametreleri

Arastirma kapsaminda planar goriintiiler, LEHR, MEGP ve HEGP kolimatorleri ve bir
gama kameradan olusan sistem ile Tablo 3’ de verilen enerji pencereleri segilerek, 25 ve 40

cm’ lik kaynak-kolimatoér mesafesinde ayri ayri alinmistir (Sekil 42 ve 43).
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(@) (b)

(c) (d)

(e)
Sekil 42. Gama kamera sisteminde 25 cm’ lik kaynak-kolimator mesafesi i¢in (a) LEHR kolimatért ve 90-110
keV’ lik enerji penceresi, (b) LEHR kolimatorii ve 162-198 keV’ lik enerji penceresi, (¢) MEGP kolimatdrii ve
90-110 keV’ lik enerji penceresi, (d) MEGP kolimatorii ve 162-198 keV’ lik enerji penceresi, (€) HEGP
kolimatorii ve 90-110 keV” lik enerji penceresi, (f) HEGP kolimatorii ve 162-198 keV’ lik enerji penceresi ile

alinan planar goriintiiler.
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(@) (b)

(c) (d)

(e)
Sekil 43. Gama kamera sisteminde 40 cm’ lik kaynak-kolimator mesafesi i¢in (@) LEHR kolimatort ve 90-110
keV’ lik enerji penceresi, (b) LEHR kolimatorii ve 162-198 keV’ lik enerji penceresi, (C) MEGP kolimatérii ve
90-110 keV’ lik enerji penceresi, (d) MEGP kolimatorii ve 162-198 keV’ lik enerji penceresi, (€) HEGP
kolimatorii ve 90-110 keV” lik enerji penceresi, (f) HEGP kolimatorii ve 162-198 keV’ lik enerji penceresi ile

alinan planar goriintiiler.
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Sekil 42 ve 43’ de verilen planar goriintiilerde enerji penceresi, kolimator ve kaynak-
detektor mesafesinin, goriintii kalitesi iizerindeki etkileri agikga goriilmektedir. Yan yana
verilen goriintiilerde; kolimatér ve kaynak-detektor mesafesi ayni, kullanilan enerji
pencereleri farklidir. Bu durum, enerji penceresi se¢imini; kantitatif olarak Glgiilebilen veya
hesaplanabilen fiziksel oOzellikleri (kontrast, giiriiltii, vb) incelemeden Once gozlemci
performans calismalari ile degerlendirmenin miimkiin olabilecegini gdstermektedir. Ornegin,
Sekil 42’ de verilen (c) ve (d) goriintiileri, MEGP kolimatori ile 25 cm’lik kaynak-detektor
mesafesinde, sirasiyla 90-110 keV ve 162-198 keV’ lik enerji pencereleri ile alinmistir. Buna
gore, (d) goriintiisiinde goriilen artefaktlar, (c) goriintiisiinde bulunmamaktadir. iki goriintii
arasindaki bu fark, sadece enerji penceresi se¢iminden kaynaklanmistir. Takip eden
boliimlerde, bu goriintiiler i¢in hassasiyet, kontrast, %FOV ve S/B parametreleri hesaplanmig

ve karsilastirilmistir.

4.2.1.1. Hassasiyet

Birim kaynak aktivitesi basina sayim hizi olarak tanimlanan hassasiyet, detektor ve
kaynak konfigiirasyonunun yani sira, kolimator tipi ve enerji penceresi se¢imi ile de
degismektedir. Bu dogrultuda planar goriintiilerden alinan veriler, Bolim 3’ de ifade edilen
Esitlik (9) ile hesaplanmis ve Yttrium-90 kaynak aktiviteleri igin 6l¢iim siiresine gore zaman
diizeltmeleri yapilmistir. Buna gore, goriintiilerin hassasiyet degerleri Tablo 4’ de

gosterilmistir.

Tablo 4 incelendiginde hassasiyetin, enerji pencere genisligi ile artis gosterdigi
gorilmektedir. Bu durum, pencere genisligine bagli olarak artan sayim sayis1 ile
aciklanabilmektedir. Ug farkli kolimatdr ile alinan planar goriintiiler arasinda, en yiiksek
hassasiyet degeri (120 sayim/dk.MBq) 57-232 keV’lik enerji penceresi igin; en disik
hassasiyet degeri (3 sayim/dk.MBq) ise 71-79 keV’lik enerji penceresi igin bulunmustur.
Ayn1 enerji penceresi icin farkli kolimator tipleri karsilastirildiginda, delik caplariin genis

olmasi sebebiyle MEGP kolimatdrii, en yiiksek hassasiyet degerini vermektedir.
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Tablo 4. Gama kamera sisteminde (a) LEHR, (b) MEGP, (c) HEGP kolimatérleri ile alinan planar goriintiilerde

hassasiyetin, enerji penceresi ve kaynak-detektor mesafesine gore degisimi.

Enerji Hassasiyet Enerji Hassasiyet Enerji Hassasiyet
Penceresi (saylmldk.MBq) Penceresi (saylrn/dk.MBq) Penceresi (saylm/dk.MBq)
(keV) (keV) (keV)
25cm | 40cm 25cm | 40 cm 25cm | 40 cm
71-19 10,8 10,5 71-79 | 153 | 116 71-79 | 81 41
75-125 | 518 50,4 75-125 | 758 | 58,1 75-125 | 156 | 20,3
152-168 | 86 7,4 152-168 | 10,7 8 152-168 | 5.9 7.7
69-81 108 10,5 6981 | 154 | 115 69-81 3.1 4
65-231 37,9 57,5 65-231 | 82,7 62 65-231 | 41 53,7
119-131 10 9,6 119-131 | 142 | 10,8 119-131 | 7,9 10,3
109-141 25 24 109-141 | 355 27 109-141 | 196 | 256
94-156 49,6 47,1 94-156 70 53,5 94-156 | 39,3 | 51,1
72-88 21,7 20,7 72-88 31,0 23,4 72-88 6,3 8,1
90-110 20,4 19,7 90-110 30 23 90-110 6,2 8,1
108-132 20,1 18,9 108-132 | 29,1 22 108-132 | 16,4 21
126-154 19,2 17,3 126-154 | 26,1 194 126-154 | 14,2 18,6
144-176 | 17,2 15,1 144-176 | 21,7 | 16,3 144-176 | 11,9 | 155
162-198 | 153 12,6 162-198 | 182 | 134 162-198 | 10,6 | 13,1
56-94 49 48,2 56-94 | 70,5 | 53,6 56-94 | 14,8 | 186
102-138 | 305 28,8 102-138 | 433 | 33,2 102-138 | 243 | 31,6
139-231 | 288 32,1 139-231 | 46,1 | 34,3 139-231 | 27,4 | 341
77-104 31,4 30,7 77-104 | 456 | 350 77-104 | 9,6 12,4
57-232 492 | 1096 57-232 [ 1042 | 120,1 57-232 | 78,8 | 1034
98-117 17,7 17,3 08-117 | 26,3 | 20,2 98-117 | 5,3 6,9
(a) (b) (c)

4.2.1.2. %FOV

Yttrium-90 viali ile bremsstrahlung goriintiilemenin yapildigi bu ¢alismada,
bremsstrahlung sagilma etkilerini degerlendirmek amaciyla, Esitlik (10) ile verilen baginti
kullanilarak %FOV hesaplamalar1 yapilmigtir. Buna goére, %FOV degerleri Tablo 5’ de

gosterilmistir.

Tablo 5’ den, %FOV degerinin 25 cm’ lik kaynak-detektor mesafesinde ve HEGP
kolimatdrii ile alinan Ol¢timlerde en yiiksek oldugu goriilmektedir. Kameranin aldigr sayim
sayisinin ¢ok yiiksek oldugu genis enerji pencerelerinde (65-231 keV, 139-231 keV, 57-232
keV vb.) %FOV degerlerinin diisiik oldugu goriilmektedir. Bu durum, agilan genis enerji
pencerelerinde sagilarak gelen fotonlarin da sayilmasi ve bu fotonlarin giirtiltiiyli artirmas ile

agiklanmaktadir.
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Tablo 5. Gama kamera sisteminde (a) LEHR, (b) MEGP, (c) HEGP kolimatorleri ile alinan planar goriintiilerde

%FOV’ un, enerji penceresi ve kaynak-detektor mesafesine gore degisimi.

LEHR

MEGP

HEGP

Enerji _ % FOV Enerji _ % FOV Enerji _ % EOV
Penceresi Penceresi Penceresi
(&) 25cm | 40 cm ) 25cm | 40 cm =) 25cm | 40cm
71-79 9 12 71-79 34 30 71-79 48 45
75-125 10 14 75-125 37 34 75-125 49 45
152-168 4 5 152-168 19 20 152-168 32 32
69-81 9 12 69-81 34 30 69-81 48 44
65-231 5 6 65-231 21 21 65-231 32 31
119-131 7 10 119-131 32 30 119-131 46 43
109-141 7 10 109-141 32 30 109-141 45 44
94-156 7 10 94-156 32 30 94-156 45 43
72-88 9 13 72-88 36 32 72-88 47 43
90-110 11 15 90-110 39 36 90-110 50 48
108-132 8 11 108-132 34 32 108-132 47 45
126-154 5 7 126-154 27 26 126-154 40 39
144-176 4 5 144-176 20 20 144-176 32 32
162-198 3 4 162-198 15 16 162-198 27 26
56-94 10 15 56-94 39 34 56-94 50 46
102-138 8 11 102-138 34 32 102-138 47 45
139-231 3 4 139-231 16 17 139-231 28 27
77-104 10 15 77-104 39 35 77-104 48 45
57-232 6 8 57-232 27 26 57-232 38 37
98-117 10 13 98-117 38 35 98-117 50 47
(a) (b) (c)
60
@® 25cm
50 | ¥ 40cm ’
407 e
" v
© 3
20 |
v
10 @
0 T T

Sekil 44. Gama kamera sisteminde 90-110 keV’ lik enerji penceresi ile alinan planar goriintiilerde, %FOV’ un
kolimator ile kaynak-detektor mesafesine gore degisimi.
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Kaynak ROI’ sindeki sayimlarin, FOV’ daki sayimlara oranlandigi bu hesaplamada;
enerji penceresi ve kolimatdr se¢iminin, kaynak-detektdor mesafesine gore daha etkin rol

oynadigi da goriilmektedir (Sekil 44).

4.2.1.3. Kontrast

Gorlintli kalitesinin degerlendirilmesinde en geleneksel yontemlerden biri kontrast
hesabidir. Niikleer tipta kontrast, radyofarmasotik 6zellikleri ve goriintii olusumunda rol
oynayan fiziksel faktorler ile degismektedir. Bu dogrultuda, Boliim 3’te verilen Esitlik (11) ile
kontrast hesaplamalar1 yapilmistir. Tablo 6 planar goriintiilerde; kolimator, enerji penceresi ve

kaynak-kolimatdr mesafesinin kontrast iizerindeki etkilerini gostermektedir.

Tablo 6. Gama kamera sisteminde (a) LEHR, (b) MEGP, (c¢) HEGP kolimatorleri ile alinan planar goriintiilerde

kontrastin, enerji penceresi ve kaynak-detektor mesafesine gore degisimi.

Enerji Kontrast Enerji Kontrast Enerji Kontrast
Penceresi Penceresi Penceresi
(=) 25cm | 40cm ) 25cm | 40 cm =) 25cm | 40 cm
71-79 24 32 71-79 311 167 71-79 380 278
75-125 28 38 75-125 360 199 75-125 371 276
152-168 10 12 152-168 141 70 152-168 149 142
69-81 25 32 69-81 292 164 69-81 346 299
65-231 12 15 65-231 147 81 65-231 154 125
119-131 20 27 119-131 273 158 119-131 329 252
109-141 20 26 109-141 257 159 109-141 285 254
94-156 20 26 94-156 270 42 94-156 302 243
72-88 27 37 72-88 328 188 72-88 334 259
90-110 32 42 90-110 368 227 90-110 436 319
108-132 22 29 108-132 290 178 108-132 321 281
126-154 15 19 126-154 203 111 126-154 222 196
144-176 10 13 144-176 137 73 144-176 162 134
162-198 8 10 162-198 90 53 162-198 105 88
56-94 31 41 56-94 404 226 56-94 396 311
102-138 22 29 102-138 304 163 102-138 323 273
139-231 9 10 139-231 103 57 139-231 119 96
77-104 31 41 77-104 389 208 77-104 358 304
57-232 17 21 57-232 204 114 57-232 199 172
98-117 28 38 98-117 362 205 98-117 365 286
(a) (b) (c)
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Tablo 6’ ya gore en yiiksek kontrast degeri, 25 cm’ lik kaynak-detektér mesafesi,
HEGP kolimatorii ve 90-110 keV’ lik enerji penceresi igin 436 olarak bulunmustur (Sekil 45).
Tablo 6’ dan ti¢ farkli kolimator karsilastirildiginda, LEHR kolimatorii ile alinan goriintiilerin
kontrast degerlerinin, MEGP ve HEGP kolimatorler ile alinan goriintiilere kiyasla oldukga
diisiik oldugu goriilmektedir. Bu durum LEHR kolimatoriin, orta ve yiiksek enerjili fotonlari
soguramamasi nedeniyle giiriiltiiniin artmasindan kaynaklanmaktadir. Bununla birlikte LEHR
kolimatorii ile alinan 6l¢timlerde, kaynak-kolimator mesafesi ile kontrast dogru orantili olarak
degisirken; MEGP ve HEGP kolimatorlerinde durum ters orantili bulunmustur. LEHR
kolimatorii i¢in kaynak-detektor mesafesinin artmasi, sagilmig fotonlarin kolimatore
ulagsmasini1 engellemektedir. Bu nedenle, kaynak-detektor mesafesi artarken, kontrast da artis
gostermektedir. MEGP ve HEGP kolimatorleri igin ise, kaynak-detektor mesafesi azalirken,
detektoriin kaynagi gordiigii kati ag1 biiylimekte, kaynaktan alinan sayim sayisi artmakta,
uzaysal rezulasyon iyilesmekte ve bdylece goriintii kontrasti artmaktadir. Ayrica kameranin
aldig1 sayim sayisinin ¢ok yiiksek oldugu enerji pencere genisliklerinde (65-231 keV, 139-231
keV, 57-232 keV vb.) kontrast degerlerinin diisiik oldugu goriilmektedir. Bu durum, sagilarak
gelen fotonlarin, genis acilan enerji pencereleri ile puls yiikseklik analizériinde kabul edilmesi

ve giiriiltiiyli artirmasi ile agiklanmaktadir.
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Sekil 45. Gama kamera sisteminde 90-110 keV’ lik enerji penceresi ile alinan planar gériintiilerde, kontrastin
kolimator ve kaynak-detektor mesafesine gore degisimi.
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4.2.1.4.S/B

Bir goriintiideki sinyal giicii, sinyal/giiriilti orani ile karakterize edilmektedir [16].
Aragtirmada, Yttrium-90 vial goriintiilemesi yapildigr igin, literatiirde benzer vial
caligmalarinda kullanilan S/B hesaplamalar1 dikkate alinmis ve Boliim 3 de verilen Esitlik
(12) kullanilmistir. Bu dogrultuda, planar goriintiilerden alinan veriler ile yapilan

hesaplamalara gore S/B degerleri Tablo 7° de gosterilmistir.

Tablo 7. Gama kamera sisteminde (a) LEHR, (b) MEGP, (c) HEGP kolimatorleri ile alinan planar goriintiilerde

S/B’ nin, enerji penceresi ve kaynak-detektér mesafesine gore degisimi.

Enerji S/B Enerji S/B Enerji S/B
Penceresi Penceresi Penceresi
(=) 25cm | 40cm ) 25cm | 40 cm =) 25cm | 40 cm
71-79 5,3 6,2 71-79 17,3 13,7 71-79 30,6 22,9
75-125 5,5 5,7 75-125 18,9 15,7 75-125 31,1 22,4
152-168 4,2 4,3 152-168 9,5 8,1 152-168 16,2 12,6
69-81 53 5,7 69-81 17,2 13,7 69-81 31,4 23,1
65-231 4,5 4,4 65-231 10,2 8,7 65-231 16 12,2
119-131 5 53 119-131 15,6 13,2 119-131 27,6 20,2
109-141 5 53 109-141 15,4 13 109-141 26,9 20,1
94-156 5 52 94-156 15,2 12,9 94-156 26,8 19,8
72-88 5,4 5,8 72-88 18,3 14,7 72-88 30,1 20,8
90-110 57 5,7 90-110 20 16,9 90-110 33,4 24,6
108-132 51 5,5 108-132 16,4 13,8 108-132 29,1 21,3
126-154 4,6 48 126-154 12,6 10,6 126-154 21,9 16,8
144-176 4,2 43 144-176 9,5 8,2 144-176 16,5 12,6
162-198 4,1 4 162-198 7,9 6,7 162-198 13 9,8
56-94 5,8 6 56-94 20,6 16,7 56-94 34,2 24,1
102-138 6,9 54 102-138 16,3 13,8 102-138 28,7 21,1
139-231 4,2 4,1 139-231 8,2 7,1 139-231 13,5 10,2
77-104 57 5,7 77-104 19,9 16,3 77-104 32,1 22,6
57-232 4.7 48 57-232 12,7 10,7 57-232 20,3 15,2
98-117 55 5,8 98-117 18,9 16 98-117 32,8 23,6
(@ (b) ()

Onceki boliimlerde bahsedilen bilgiler 1s13inda, kaynak-kolimatér mesafesinin
artmasiyla Kolimator rezulasyonunun kotiilestigi bilinmektedir. Bu dogrultuda Tablo 7
incelendiginde, kaynak-detektér mesafesinin artmasiyla MEGP ve HEGP kolimator ile alinan
goriintiilerde, beklenildigi gibi, S/B degerlerinin azaldig1 goriilmektedir. Ayrica kontrast ve
%FOV hesaplamalarina benzer olarak, LEHR kolimator i¢in S/B parametresinin, MEGP ve
HEGP kolimator ile kiyaslandiginda daha diisiik oldugu goriilmektedir. Bu durum, kontrast
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boliimiinde de ifade edildigi gibi LEHR kolimatdriin, orta ve yiiksek enerjili fotonlar

soguramamasi nedeniyle giiriiltiiniin artmasindan kaynaklanmaktadir.
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Sekil 46. Gama kamera sisteminde 90-110 keV’ lik enerji penceresi ile alinan planar goriintiilerde, S/B’ nin
kolimator ve kaynak-detektor mesafesine gore degisimi.

4.3. Planar Gériintiiler icin Optimum Gériintiileme Kosullarinin Saptanmasi

Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilemesini konu alan bu arastirmada planar
goriintiiler, hem gorsel olarak hem de hassasiyet, kontrast, S/B ve %FOV parametreleri ile
degerlendirilmistir. Hassasiyet, kameranin aldig1 sayim sayisi ile arttigindan, genis enerji
pencereleri icin yiiksek hassasiyet degerleri bulunmustur. Ancak genis agilan pencere
genisliklerinin giiriiltiiyli artirmas1 nedeniyle de kontrast, S/B ve %FOV parametreleri
kotlilesmektedir. Bu nedenle, planar gorlntilerin goriintii kaliteleri degerlendirilirken
hassasiyet parametresi dikkate alinmamistir. Buna gore, Yttrium-90 ile alinan planar
gorlntiillerde kontrast, %FOV ve S/B parametreleri ile goriintii kalitesi degerlendirmeleri
yapilmig ve optimum enerji pencere-kolimatér kombinasyonu belirlenmistir. Bu amagcla,
Tablo 4-7°den goriintii kalite parametreleri karsilastirildiginda MEGP kolimat6riiniin LEHR e
gore; HEGP kolimatoriinlin de MEGP’ e gore daha iyi sonuglar verdigi goriilmektedir.
Ayrica, MEGP ve HEGP kolimatorii ile alinan goriintiiler degerlendirildiginde, 25 cm’lik
kaynak-detektdr mesafesi igin ilgili parametrelerin daha iyi oldugu goriilmiistiir. Ilaveten,

incelenen enerji pencereleri de dikkate alindi§inda ve tiim goriinti parametreleri
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degerlendirildiginde Yttrium-90 viali i¢in en iyi planar gorlintiiniin, HEGP kolimatdrii ve 25
cm’ lik kaynak-kolimator mesafesinde, 56-94 keV’ lik enerji penceresi ile alindig1 sonucuna

varilmstir.
4.4. Yttrium-90 ile SPECT Goriintiilleme

Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT gorintilemede kullanilan rekonstriiksiyon
yontemi ve parametreler, goriintii kalitesi iizerinde 6nemli rol oynamaktadir. Bu sebeple,
arastirmada kullanilan gama kamera-kolimator sistemi i¢in uygun rekonstriiksiyon yontemi ve
parametreleri belirlenmistir. Takip eden bdliimde, Yttrium-90 SPECT goriintiilerinin
rekonstriiksiyonu igin, alinan kesit goriintiileri iizerinde FBP ve Iteratif rekonstriiksiyon
yontemleri farkli rekonstrilksiyon parametreleri kullanilarak uygulanmis ve sonuglar

degerlendirilmistir.

4.4.1. FBP ve iteratif Rekonstriiksiyon Islemi

Yttrium-90 ile bremsstranlung SPECT goriintiileme igin en uygun rekonstriikksiyon
yontemini belirlemek amaciyla FBP ve OSEM algoritmalar: kullanilarak goriintiileme
yaptlmistir. Bu amagla SPECT goriintiileri, planar goriintiileme i¢in saptanan optimum
gorlintiileme kosullarina uygun olarak; HEGP kolimatorii ile 25 cm’ lik kaynak-kolimator
mesafesinde, 56-94 keV’ lik enerji penceresi ile alinmistir. FBP ve OSEM
rekonstriiksiyonlarina iliskin en uygun parametreleri belirlemek amaciyla, Tablo 8’de verilen
parametreler denenmistir. SPECT g0riintiilerinin rekonstriiksiyonlari, FBP ve OSEM

algoritma ve parametreleri kullanilarak, sekiz farkli sekilde yapilmistir (Tablo 8).

Tablo 8. SPECT rekonstriiksiyon parametreleri.

Algoritma Filtre Kesim Frekansi Gii¢ Faktorii Diizlem
1 FBP Butterworth 0,5 8 Transaksiyal
FBP Butterworth 0,25 5 Transaksiyal
3 FBP Butterworth 0,25 5 Koronal
4 FBP Butterworth 0,5 8 Koronal
N[o) Algoritma Boyut iterasyon Alt Grup Diizlem
5 OSEM 2B 5 12 Transaksiyal
6 OSEM 2B 8 16 Transaksiyal
7 OSEM 2B 8 16 Koronal
8 OSEM 2B 5 12 Koronal
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Rekonstriiksiyon parametreleri, SPECT goriintiilerinden alinan transaksiyal ve koronal
kesitler iizerinde incelenmistir. Bu Kesit goriintiiler, 3,20 mm kesit kalinlig: ile birbirini takip
eden dokuz adet kesitten olusmaktadir. Calismada, en net kaynak vial kesit goriintiisii dikkate
alimarak SPECT rekonstriiksiyon parametreleri saptanmustir. Sekil 47’ de, filtreli geri

projeksiyon yontemi ile alinan koronal kesit goriintiilerine iligkin bir 6rnek verilmistir.

. » »
e s
i o 5
» » .

Sekil 47. Filtreli geri projeksiyon yontemi ile alinan koronal kesit goriintiileri (Butterworth filtre; kesim frekanst:
0,25; gii¢ faktorii: 5). Ortadaki kirmizi gergeveli kesit, Yttrium-90 kaynak vialinin en net goriintilendigi Kesiti
gostermektedir.

Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilerinin filtreli geri projeksiyon yontemi ile
rekonstriiksiyon denemeleri iki farkli kesim frekansi (0,5 ve 0,25) ve gii¢ faktorii (8 ve 5)
kullanilarak yapilmistir (Tablo 8). FBP rekonstriiksiyonu igin filtre, kesim frekanslar1 ve gii¢
faktorli parametrelerinin se¢iminde, literatiirdeki benzer ¢alismalar referans alinmistir [23].
Buna gore FBP rekonstriikksiyonunda, Butterworth algak gecirgen filtre kullanilmistir. FBP

rekonstriiksiyonu uygulanan kesit goriintiileri Sekil 48 de gosterilmistir.
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Sekil 48. Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilemede, filtreli geri projeksiyon yontemi ve Butterworth
filtre ile alinan kesit goriintiileri. (a) Kesim frekanst: 0,5, Gli¢ Faktorii: 8 parametreleri ile alman transaksiyal
kesit, (b) Kesim frekansi: 0,25, Gii¢ Faktorii: 5 parametreleri ile alman transaksiyal kesit, () Kesim frekansi:
0,25, Giig Faktorii: 5 parametreleri ile alinan koronal kesit, (d) Kesim frekansi: 0,5, Gii¢ Faktorii: 8 parametreleri
ile alinan koronal kesit goriintiileri.

Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilerinin rekonstriiksiyon parametreleri
saptanirken goriintiilerin 6ncelikle gorsel olarak degerlendirmeleri yapilmistir. Buna gore,
transaksiyal kesitlerde (Sekil 48-a,b) kaynak vialin etrafinda artefaktlarin oldugu goriilmiistiir.
Koronal kesitlerde ise (Sekil 48-c,d) goriintiilenen vialin geometrisi nedeniyle bu artefaktlar
gorilmemektedir. Ayni kesitler tizerinde, kantitatif olarak dl¢iilebilen fiziksel goriintii kalitesi
parametreleri incelendiginde ise, koronal kesitlerde o6zellikle %FOV ve kontrast

parametrelerinin daha yiiksek sonuglar verdigi goriillmektedir (Tablo 9).

Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilerinin iteratif yontem ile rekonstriiksiyon
denemeleri; iki farkli iterasyon (5 ve 8) ve alt grup (12 ve 16) ile yukarida bahsedilen kesit
goriintiileri iizerinde yapilmustir. Iterasyon yontemi ile rekonstriiksiyon isleminde, iterasyon
ve alt grup sayilar1 belirlenirken literatiirdeki benzer ¢alismalar referans alinmustir. Iterasyon

yontemi ile rekonstriiksiyonu yapilan kesit goriintiileri Sekil 49° da gosterilmistir.
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Sekil 49. Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilemede, iteratif rekonstritksiyon yontemi ve 2B OSEM
algoritmasi ile alinan kesit goriintiileri. (a) 5 iterasyon ve 12 alt grup ile alinan transaksiyal kesit, (b) 8 iterasyon
ve 16 alt grup ile alinan transaksiyal kesit, (c) 8 iterasyon ve 16 alt grup ile alinan koronal kesit, (d) 5 iterasyon
ve 12 alt grup ile alinan koronal kesit goriintiileri.

Gorsel degerlendirmelere gore transaksiyal kesit goriintiilerinde kaynak vialin
etrafinda Onceki bolimde bahsi gecen artefaktlarin oldugu (Sekil 49-a,b), koronal
goriintiilerde ise bu artefaktlarin gozlenmedigi (Sekil 49-c,d) goriilmektedir. Bununla birlikte
ayni kesitlerde, kantitatif olarak dl¢iilebilen fiziksel goriintii kalitesi parametreleri incelenmis,
FBP yontemine iliskin bulgulara benzer olarak, koronal kesitlerde ilgili parametrelerin kismen

daha yiiksek oldugu goériilmektedir (Tablo 9).

Yttrium-90 SPECT goriintiillemede rekonstriiksiyon yontemi ve rekonstriiksiyon
parametrelerinin saptanmasi amaciyla, FBP ve Iteratif ydntemlerinin uygulandigi kesit

goriintiileri, hem gorsel hem de fiziksel goriintii kalite parametreleri ile karsilastirilmistir.
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Tablo 9. FBP ve iteratif yontem ile rekonstriiksiyonu yapilan goriintiilere iliskin goriintii kalite parametreleri

No %FOV Kontrast S/B
_ 1* 56 213 182
£ 2 52 185 185
& 2
om
Log 3 64 980 441
e 4 69 1039 357
5 56 1101 373
5 E 6 60 1537 337
El 7 67 1133 293
8 68 1031 280

*(1) Kesim frekanst: 0,5, Gli¢ faktorii: 8 parametreleri ile alinan transaksiyal kesit; (2) Kesim frekansi: 0,25, Giig faktorii: 5 parametreleri ile
alinan transaksiyal kesit; (3) Kesim frekansi: 0,25, Gii¢ faktorii: 5 parametreleri ile alinan koronal kesit; (4) Kesim frekansi: 0,5, Giig faktorii:
8 parametreleri ile alinan koronal kesit; (5) 5 iterasyon ve 12 alt grup ile alinan transaksiyal kesit; (6) 8 iterasyon ve 16 alt grup ile alinan
transaksiyal kesit; (7) 8 iterasyon ve 16 alt grup ile alinan koronal kesit; (8) 5 iterasyon ve 12 alt grup ile alman koronal Kesit.

Buna gore Tablo 9’ dan, koronal kesitlere iligskin goriintii parametrelerinin transaksiyal
kesitlere gore ve FBP yontemi ile rekonstriiksiyonu yapilan SPECT goriintiilerinin goriinti
parametrelerinin Iteratif yonteme kiyasla kismen daha yiiksek oldugu goriilmektedir. Tiim
degerlendirmeler 15181nda, SPECT goriintiilemede uygulanacak olan rekonstriiksiyon yontem
ve parametreleri; Butterworth filtre, 0,5 lik kesim frekans1 ve 8’ lik gii¢ faktorii ile Filtreli

Geri Projeksiyon Yontemi olarak belirlenmistir.

4.4.2. Goriinta Kalite Parametreleri

Yttrium-90 ile planar goriintilemede optimum goriintileme kosullarinin
saptanmasinda takip edilen yontem, SPECT goriintileme i¢in de kullanilmigtir. Ancak
Yttrium-90 ile bremsstrahlung SPECT goriintiilemede, planar goriintiiler arasinda kontrast,
%FOV ve S/B parametreleri karsilastirilmis ve en iyi sonug veren ilk bes enerji pencere-
kolimatér kombinasyonu dikkate alinmistir. Buna gore bremsstrahlung SPECT
goriintiilemede; HEGP kolimatdrii ve 25 cm’ lik kaynak-detektor mesafesinde, sirastyla 56-94
keV, 90-110 keV, 98-117 keV, 77-104 keV ve 75-125 keV’ lik enerji pencereleri ile
gorlintiilleme yapilmistir. Goriintiilerin rekonstriiksiyonu i¢in, bir 6nceki béliimde belirlenen
yontem ve parametreler (Filtreli geri projeksiyon yontemi, Butterworth filtre, Kesim frekans:
0,5 ve Giig faktorii: 8) uygulanmistir. Bu dogrultuda alinan Yttrium-90 bremsstrahlung
SPECT goriintiileri Sekil 50’ de gosterilmistir. Takip eden bdliimde, bu goriintiiler i¢in
kontrast, %FOV ve S/B parametreleri hesaplanmis ve karsilagtirilmistir.
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Sekil 50. Yttrium-90 kaynak vialinin 25 cm’ lik kaynak-kolimator mesafesinde HEGP kolimatérii ile (a) 56-94
keV, (b) 90-110 keV, (c) 98-117 keV, (d) 77-104 keV, (e) 75-125 keV’lik enerji pencerelerinde alinan
bremsstrahlung SPECT goriintiileri.
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4.4.2.1. %FOV

Yttrium-90 kaynak viali ile alinan SPECT goriintiilerinde %FOV goriinti kalite
parametresi belirlenirken, detaylart Bolim 3.6.3.3 ve Boliim 4.2.1.2°de verilen yontem takip
edilmistir. Buna gore, Tablo 10’ da Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilerinde, farkli

enerji pencereleri i¢in saptanan %FOV parametreleri verilmistir.

Tablo 10. Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilerinde, farkli enerji pencereleri igin %FOV parametreleri
(Renk skalasi, planar goriintiilerin verilerine gére diizenlenmistir).

Enerji
Penceresi % FOV

(keV)

56-94 69
90-110 71
98-117 71
77-104 70
75-125 69

Tablo 10 incelendiginde, bremsstrahlung SPECT goriintileri i¢in  %FOV
parametrelerinin, planar gorintiller ile kiyaslandiginda ¢ok daha yiikksek oldugu
goriilmektedir. Ayrica, %FOV parametreleri bes enerji penceresi i¢in benzerlik gostermekle
birlikte, 90-110 keV ve 98-117 keV enerji pencereleri i¢in sonuglar kismen daha yiiksek
bulunmustur. SPECT goriintiilerine iligskin saptanan %FOV parametrelerinin, literatiirdeki

benzer ¢aligmalar ile uyumlu oldugu goriilmistiir [21].

4.4.2.2. Kontrast

Yttrium-90 kaynak viali ile alinan SPECT goriintiilerinin kontrast parametreleri Esitlik
(11) ile hesaplanmis ve Tablo 11°de verilmistir. Tablo 11°de farkli enerji pencereleri i¢in
verilen kontrast parametreleri incelendiginde, 90-110 keV’ lik enerji penceresi ile alinan
kesitlerde kontrast degerinin, diger pencere genislikleri ile alinan kesitlere gore oldukca
yiiksek oldugu goriilmektedir. Aragtirmada saptanan kontrast degerleri, literatiirde gegen

benzer ¢aligmalar ile uyumlu bulunmustur [24].
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Tablo 11. Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goériintiilerinde, farkli enerji pencereleri igin kontrast parametreleri
(Renk skalasi, planar goriintiilerin verilerine gére diizenlenmistir).

Enerji
Penceresi Kontrast

(KeV)

56-94 1039
90-110 3578
98-117 2100
77-104 1697
75-125 1341

4.4.2.3.S/B

Niikleer tipta goriintii kalitesi degerlendirilirken etkin rol oynayan diger bir parametre
olan Sinyal/giiriiltii oran1 (S/B), SPECT goriintiileri i¢in de saptanmustir. (S/B) parametreleri
Boliim 3.6.3.5’de verilen yontem ve Esitlik 12 ile hesaplanmis ve Tablo 12’de verilmistir.
Tablo 12’den goriilecegi gibi, bremsstrahlung SPECT goriintiilerinin S/B degerleri, planar
goriintiilerin S/B degerlerine kiyasla ¢ok daha iyi sonuglar vermektedir. Soyle ki, planar
goriintilleme sonucu yapilan degerlendirmeye gore en yliksek S/B degeri 34 iken SPECT
goriintiileme sonucunda en diisiik S/B degerinin 355 oldugu goriilmektedir. Ote yandan
%FOV ve kontrasta benzer olarak, S/B goriintii parametresi i¢in de en yiiksek deger 90-110

keV’ lik enerji penceresi i¢in bulunmustur (Tablo 12).

Tablo 12. Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT gériintiilerinde, farkli enerji pencereleri i¢in S/B parametreleri
(Renk skalasi, planar goriintiilerin verilerine gére diizenlenmistir).

Enerji

Penceresi S/B
(KeV)
56-94 357
90-110 461
98-117 446
77-104 379
75-125 355
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4.5. SPECT Goriintiiler icin Optimum Goériintiileme Kosullarinin Saptanmasi
Yttrium-90 ile bremsstrahlung goriintilemede kolimatér ve enerji penceresi
optimizasyonunu konu alana bu ¢alismada, sirasiyla uygun kolimator tipi, kaynak-kolimator
mesafesi, rekonstriikksiyon yontemi ve parametreleri, saptanmis, bu kosullar altinda alinan
goriintlilerin kalite parametreleri (kontrast, %FOV ve S/B) bes farkli enerji penceresi igin
hesaplanmis ve sonuglar degerlendirilmistir. Bu degerlendirmelerin 1s1ginda Yttrium-90
vialinin en Kkaliteli goriintiisiinin, HEGP kolimatorii ve 25 cm’ lik kaynak-detektor
mesafesinde, Butterworth filtre, 0,5 lik kesim frekansi ve 8’ lik gii¢ faktorii ile Filtreli Geri
Projeksiyon yontemi kullanilarak ve 90-110 keV’lik enerji pencere sec¢imi ile alindigi
sonucuna varilmistir. Bu goriintiileme sartlar1  altinda alinan Yttrium-90 vialinin

bremsstrahlung SPECT goriintiisii, Sekil 51° de gosterilmistir.

o

Sekil 51. HEGP kolimatérii ile 25 cm’ lik kaynak-detektor mesafesinde ve 90-110 keV’lik enerji penceresi ile
alinan Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiisii.
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5. TARTISMA

Hedeflenmis radyoniiklid tedavisi (TRT), kanser hiicrelerine toksik bir radyasyon
dozunu, bolgesel ve selektif olarak verebilmesinden dolay1 bazi kanser tiirleri i¢in belirlenmis
bir tedavi yontemidir. Yttrium-90, saf beta parcacigi yaynladigi igin, TRT' de en yaygin
kullanilan radyoniiklidlerden biridir. Bu tedavilerde, terapdtik ajanlarin timor ve normal
organlara iletilmesindeki degiskenlik nedeniyle, hastaya 06zel planlamanin yapilmasi
gerekmektedir. Bahsi gecen planlamanin énemli bir kismi1, °Y" 1n farkli zaman dilimlerindeki
dagilimimi tahmin etmektir. Bu dogrultuda bir goriintiileme ajani, 6rnegin Y mikrokiire
brakiterapisi i¢in **"Tc-MAA kullanarak planlanan dozun tedavi oncesi goriintiilemesi
yapilmaktadir. Ancak, goriintiileme ajanlarinin dagilimindaki farkliliklar veya zamanla
degisen tutulum miktarlar1 nedeniyle, bu goriintiileme Y 1n tedavi anindaki dagilimimi tam
olarak yansitmayabilmektedir. Bu nedenle, *°Y dagilimmin kantitatif goriintiilemesine
dayanan tedavi sonrasi dozimetri, verilen dozu dogrulamak veya daha rasyonel doz
fraksiyonlama protokollerinin uygulanmasina olanak saglamak icin faydali olabilmektedir
[25]. Bu baglamda Yttrium-90’ mn hastadaki aktivite dagilimi, beta parcaciklarinin yumusak
doku ile etkilesimlerinden {iretilen bremsstrahlung fotonunun goriintiilenmesiyle
degerlendirilmektedir. Bu islem, geleneksel olarak planar ve/veya SPECT goriintiileme

kullanilarak gergeklestirilmektedir [2].

1967' de Simon ve Feitelberg, onkoloji hastalarina intra-arteriyel olarak uygulanan
90y -isaretli plastik mikrokiirelerin bremsstrahlung gériintiillemesini degerlendirmistir. Buna ek
olarak, sol bobrek kitlesi radyoembolize edilmis olan bir hastanin akcigerlerinde, Y isaretli
mikro kiirelerin hedeflenmemis bir depozisyon durumunu da agiklamislardir. Tedavi sonrasi
bremsstrahlung goriintiileme, radyoembolize sol renal kitle ve bilateral akcigerlerde, *°Y
radyoaktivitesi oldugunu gostermistir. Arastirmacilar, bilateral akciger radyoaktivitesinin,
mikro kiirelerin tiimore iletilmesi sirasinda arteriovendz sant ile gerceklestigini tahmin
etmislerdir. Bu olay1 takip eden siirecte Kyle ve ark. (1983) ile Smith ve ark. (1988) *Y’
dogrudan enjeksiyonunun (radyosinovektomi), Minarik ve ark. (2011) °0Y-isaretli
radyoimmiinoterapinin intravendz uygulamasinin ve Tehranipour ve ark. (2007), Werner ve
ark. (2010), Strigari ve ark. (2010), Ahmadzadehfar ve ark. (2012)° nin *VY-isaretli
mikrokirelerin intra-arteriyel uygulamasinin ardindan, tedavi sonrasi bremsstrahlung

goriintiilemenin onemini ortaya koyan caligmalar yapmuglardir [1].
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Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilemede, enerji spektrumunun 2,3 MeV’ lik
enerjilere kadar uzanan siirekliligi nedeniyle, goriintii kalitesi oldukea diisiiktiir. Spektrumdaki
stirekliligin dogas1 geregi, herhangi bir enerji penceresinde dnemli sayida sagilmis foton
bulunmaktadir. Bu yiiksek enerjili fotonlarin varligi da, septal penetrasyon ve sag¢ilmanin yani
sira kristalde kismi depozisyonlara ve geriye sagilmalara neden olmaktadir ki bu da goriintii

kalitesinin daha da kotii etkilenecegi anlamina gelmektedir [25].

Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilemesi teknik olarak uygulanabilir olsa da; doku
atenliasyonu, foton sagilmasi, yayinlanan bremsstrahlung fotonlarinin degisken sayim hizlari,
uretilen ¢esitli foton enerjileri, uzaysal rezulasyon, kullanilan kolimator tiirti, goriintii
rekonstriiksiyonu vb. etkenlere bagl olarak gériintii kalitesi degismektedir. Ornegin, diisiik
enerjili bremsstrahlung fotonlarmin, yiiksek enerjili fotonlardan daha fazla sagilma olasilig
vardir. Ote yandan, yiiksek enerjili fotonlarin da kolimatdr septa ve detektdr kristallerine
penetrasyon olasiligi daha yiiksek oldugu icin goriintii kalitesini diisiirmekte ve sayisal
Olgtimleri sinirlamaktadir [26]. Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilleme ¢aligmalarinin
yapildig1 ilk yillarda standart bir goriintiileme protokolii kullanilmamistir. Heard ve ark.
(2004), planar °°Y bremsstrahlung gériintiilemeyi optimize etmek icin Monte Carlo
simiilasyonu kullanmis ve bunun sonucunda orta veya yiiksek enerjili paralel delikli
kolimatdrlerin ve 50-200 keV arasinda degisen enerji pencerelerinin kullaniminin uygun
oldugunu bildirmistir. °°Y bremsstrahlung kantitatif degerlendirmesinde yukarida bahsi gegen
sinirlamalara ragmen; optimize edilmis enerji pencereleri, kolimasyon, ateniiasyon
diizeltmesi, goriintii filtreleme ve rekonstriiksiyon kullamlarak yapilan °°Y bremsstrahlung

goriintiileme sayesinde gelismeler kaydedilmektedir.

SPECT goriintiilemenin planar gorintillemeye kiyasla ¢ok daha fazla zaman
gerektirmesi nedeniyle, °°Y dagilimmin tiim viicut degerlendirmesinde planar Y
bremsstrahlung goriintileme daha fazla tercih edilmektedir. Ote yandan, planar yontemle
karsilastirildiginda  bremsstrahlung SPECT gériintiileme, gelismis kantitasyona ve %Y
radyoaktivitesininin daha iyi ti¢ boyutlu doz degerlendirmesine izin vermektedir. Son
zamanlarda ise bremsstrahlung SPECT/CT goriintileme, Y RE tedavisi sonrasi
karacigerdeki radyoaktivite degerlendirmesi i¢in tercih edilen goriintiileme yontemi olmustur;

ancak goriintii kalitesi hala idealin altindadir [1].

Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilleme gerekliligi, son yillarda konu ile ilgili

arastirmalari artirmistir. Bu arastirmalarda farkli enerji penceresi, kolimatédr, ve *°Y ajanlari

77



kullanilarak, Yttrium-90 planar ve SPECT goriintiileme i¢in optimum goriintiileme kosullar
saptanmistir. Bu dogrultuda, recine mikrokiireler ile planar goriintiileme yapan
Ahmadzadehfar ve ark. (2011), orta enerjili bir kolimator ve 55-250 keV’ lik enerji penceresi
seciminin en iyl sonucu verdigini belirtmislerdir. Tehranipour ve ark. (2007) planar
gorlintiileme i¢in yine orta enerjili kolimatér ile 72-119 keV’lik enerji pencere
kombinasyonunu kullanmislardir. Benzer ¢aligmalarda, Mansberg ve ark. (2007), Strigari ve
ark. (2010) ile Kao ve ark. (2013, 2014) orta enerjili kolimator ve sirasiyla 77-104 keV, 55-
245 keV ve 74-86 keV’lik enerji pencereleri ile Yttrium-90 regine mikrokiireleri kullanarak
SPECT goériintiileme yapmislardir. Bunun yani sira, Elschot ve ark. (2013) da regine
mikrokiireler kullanarak SPECT goriintiileme yapmislar ancak yiiksek enerjili bir kolimator
ve 105-195 keV genisliginde bir enerji penceresi kullanilmasinin daha uygun oldugunu
bildirmislerdir. Cam mikrokiireler ile SPECT goriintileme yapan arastirmacilardan
Wissmeyer ve ark. (2011) orta enerjili kolimatér ve 77-104 keV’ lik enerji penceresi
kombinasyonunu, Padia ve ark. (2013) ise orta enerjili kolimator ve 57-100 keV’ lik enerji

penceresi kombinasyonunu optimum goriintiilleme kosulu olarak belirlemislerdir [1].

Yukarida kisa 6zeti verilen literatiir taramasindan anlasilabilecegi lizere, Yttrium-90
ile bremsstrahlung goriintiileme uzun yillardir Niikleer T1ip alaninda radyoniiklid tedavi ve
dozimetri siireglerinde 6nem arz eden ve popiilerligini koruyan bir arastirma konusudur.

Bununla birlikte, tilkemizde bu konu ile ilgili sinirh sayida arastirma bulunmaktadir [27, 28].

Uzun yillardir Yttrium-90 mikrokiire tedavisinin yapildigi Dokuz Eyliil Universitesi
Hastanesi Niikleer Tip Bolimii’nde, Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilleme; 77-104 keV
enerji penceresi ve LEAP kolimator ile tiim viicut planar goriintiilleme protokoliiyle
yapilmaktadir. Ancak bu protokol ile yukarida detayli bahsedilen benzer calismalarin
sonuglari karsilastirildiginda goriintiileme protokolleri arasinda farkliliklar goze ¢arpmaktadir.
Bu anlamda, Yttrium-90 kaynag: ile bremsstrahlung goriintiileme {izerine bir aragtirma yapma
gerekliligi dogmustur. Bu ¢alismada, Yttrium-90 viali ile bremsstrahlung goriintiilleme
optimizasyonu hedeflenmistir.

Arastirmanin deneysel materyal ve yontemi, konu ile ilgili benzer literatiir
arastirmalar1 esas alinarak olusturulmus ve planar goriintiileme yerine SPECT goriintiilemenin
tercih edilmesine karar verilmistir. Buna gore, 0y cam mikrokiireleri ile dolu olan bir vialin
diistik, orta ve yiiksek enerjili kolimator ve bir gama kameradan olusan sistemle, iki farkli
kaynak-kolimator mesafesinde ve 20 farkli enerji penceresi igin, 120 farkli planar goriintiisii

alinmigtir. Alinan goriintiilerin gorsel ve fiziksel kalite degerlendirmelerini takiben en iyi bes
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enerji penceresi-kolimator kombinasyonu belirlenip, SPECT goriintiileme yapilmistir. Bu
noktada, uygun rekonstriiksiyon algoritmasi ve parametreleri belirlenmis, ardindan SPECT
goriintiileri degerlendirilmistir.

Arastirmaya, planar goriintilemede enerji pencere se¢imi ile baslanmistir. Bu
dogrultuda, enerji araliklar1 8 ile 175 keV arasinda degisen 20 farkli enerji penceresi
belirlenmistir (Tablo 3). Hem planar hem de SPECT goriintiilemede enerji penceresinin
secimi, sayim sayist ile dogrudan iligkili oldugu i¢in, goriintii kalitesi acisindan oldukca
onemli bir rol oynamaktadir (Sekil 42 ve 43). Ornegin genis agilan enerji pencereleri
hassasiyeti artirirken, ayn1 zamanda giiriiltiiniin de artmasi nedeniyle kontrast, S/B ve %FOV
parametrelerini kotiilestirmektedir. Bu baglamda, planar ve SPECT goriintiiler i¢in goriintii
kalitesinin degerlendirilmesinde belirleyici faktor enerji penceresi olmustur. Buna gore, 90-
110 keV enerji araligr i¢in; kontrast, S/B ve %FOV parametrelerinin en yiiksek degeri aldigi
gorilmiistiir.

Ucg kolimatdr tipi (LEHR, MEGP, HEGP) ile alinan planar goriintiiler incelendiginde;
S/B, %FOV ve kontrast parametrelerinin en diisiikk degerleri LEHR kolimatorii ile alinan
goriintlilerde bulunmustur. Bu durum LEHR kolimatériiniin orta ve yiiksek enerjili fotonlari
soguramamast nedeniyle, giiriiltiiniin artmasindan kaynaklanmaktadir. Bununla birlikte LEHR
kolimatorii ile alinan 6l¢iimlerde, kaynak-kolimator mesafesi ile goriintii kalite parametreleri
dogru orantili olarak degisirken; MEGP ve HEGP kolimatorlerinde bu durum ters orantili
bulunmustur. LEHR kolimatorii igin kaynak-detektér mesafesinin artmasi, sagilmis fotonlarin
kolimatore ulagmasini engellemektedir. Bu nedenle, kaynak-detektér mesafesi artarken, bu
parametreler de yiikselmektedir. MEGP ve HEGP kolimatorleri igin ise, kaynak-detektor
mesafesi azalirken, detektoriin kaynagi gordiigii kat1 ag1 bliylimekte, kaynaktan alinan sayim
say1s1 artmakta, uzaysal rezulasyon iyilesmekte ve bdylece goriintli kontrasti da artmaktadir.
Bu baglamda ii¢ kolimator kendi aralarinda karsilastirildiginda, gortintii kalite parametreleri
icin HEGP kolimatoriin, LEHR ve MEGP kolimatore kiyasla daha yiiksek sonuglar verdigi
goriilmiistiir. Dolayisiyla bu arastirmada kolimator tercihi, HEGP kolimatorii olarak
belirlenmistir. Ek olarak kolimatdr rezulasyonunun da kisa kaynak-kolimator mesafelerinde
iyilestigi iyi bilinmektedir. Bu nedenle, arastirma kapsaminda gorintiiler 25 cm’lik kaynak-

kolimator mesafesinde alinmistir.

Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT verileri; 128x128 matriks boyutu, iki rotasyon ve
projeksiyon basina sayim siiresi 28 saniye olmak iizere, 64 projeksiyon ile alinmistir.

Bremsstrahlung SPECT goériintiilerinin rekonstriiksiyonunda, filtreli geri projeksiyon ve
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iteratif yontem ile literatiirde one ¢ikan farkli rekonstriiksiyon parametreleri kullanilmistir
(Tablo 8). Bu iki rekonstriiksiyon algoritmasinin dogru tercihi ve kullanimi, goriintiiler
iizerinde en az enerji penceresi ve kolimator se¢imi kadar dnemlidir. SPECT goriintiilemeler
Boliim 4.3’te bahsedilen optimum planar goriintiileme kosullar1 (HEGP kolimatéri, 25 cm’lik
kaynak-detektor mesafesi ve 56-94 keV’ lik enerji penceresi) dikkate alinarak yapilmis, alinan
kesit goriintiilerinde %FOV, S/B ve kontrast parametreleri hesaplanmigtir. Buna gore, en iyi
goriintii kalite parametresini veren SPECT rekonstriiksiyon yontemi ve rekonstriiksiyon
parametreleri; Butterworth filtre, 0,5’ lik kesim frekansi ve 8’ lik gii¢ faktori ile Filtreli Geri

Projeksiyon yontemi olarak saptanmistir. Bu sonug, literatiir ile de uyum igindedir [1].

Arastirma kapsaminda yapilan literatiir incelemeleri ve deneysel bulgular 1s18inda,
Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiileme sartlar1 belirlenirken, enerji penceresi ve kolimator
segimlerinin en onemli husus oldugu goriilmektedir. Zira bu arastirmada, farkli enerji
penceresi ve kolimatdr kombinasyonlar: ile alinan goriintiiler arasinda %FOV degerlerinin,
%3 ile %71 araliginda degistigi goriilmistiir. Bes farkli enerji penceresi ile 25 cm’ lik kaynak-
kolimatdr mesafesinde HEGP kolimatorii ile alinan bremsstrahlung SPECT gériintiileri
incelendiginde, bir diger goriintii kalite parametresi olan kontrast i¢cin, 1039 ile 3578
araliginda sonuglar bulunmustur. Shen ve ark. (1994)’ nin benzer bir ¢alismasinda %FOV
degerlerinin, %11 ile %50 araliginda degistigi ve en yiiksek %FOV degerinin yiiksek enerjili
kolimator i¢in bulundugu bildirilmistir. Bouzekraoui ve ark. (2019)’ nin Yttrium-90
goriintiilemesinde enerji penceresi Ve kontrast optimizasyonunu konu alan bir Monte Carlo
caligmasinda, en yiiksek kontrast degerinin 1200 ile 1400 araliginda bulundugu ifade

edilmektedir.

Yttrium-90  bremsstrahlung  goriintiileme  optimizasyonunun  goriintii  kalite
parametrelerine dayandirildigi ¢aligsmalarda goriintii  kalitesi, kullanilan goriintiileme
sistemlerinin karakteristik 6zelliklerine gore biiyiik degisim gosterdiginden farkli goriintiileme
protokollerinin olusturuldugu goze carpmaktadir. Bu bakimdan, Yttrium-90 bremsstrahlung
goriintiilemede enerji penceresi ve kolimator segimleri igin tek bir protokoliin saptanmasi
yerine, her goriintiileme merkezinin kendi goriintiileme sistemlerine 0zgli protokolleri

olusturmasinin daha dogru olacag: sonucuna varilmaktadir.

80



6. SONUC VE ONERILER

Yttrium-90; peptit reseptorii radyoniiklid tedavisi (PRRT), radyoimmiinoterapi (RIT)
ve radyoembolizasyon (RE) tedavisi igin klinik olarak kullanilan ancak belirgin fotopiki
olmayan siirekli enerji spektrumu nedeniyle geleneksel niikleer tip goriintiileme yaklagimlari
acisindan sinirli bir terapotik ajandir [1]. Bu durum, goriintii kalitesinin; segilen enerji
penceresi, kullanilan kolimator ve kaynak-detektor mesafesi ile biiylik oranda degismesine
neden olmaktadir [2, 4]. Bu c¢aligmada, Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiileme
optimizasyonu amaciyla, enerji penceresi ve kolimatorlerin goriintii kalitesi tizerindeki etkileri

incelenmistir.

Arastirmada, disiik, orta ve yiliksek enerjili kolimator-gama kamera sistemi ile
Yttrium-90 cam mikrokiireleri igeren bir vialin bremsstrahlung planar ve SPECT
goriintiilemesi yapilmistir. Goriintiiler, iki farkli kaynak-kolimator mesafesi (25 ve 40 cm), 20
farkli enerji penceresi (Tablo 3) ve li¢ farkli kolimatér (LEHR, MEGP ve HEGP) ile gesitli
goriintiileme kombinasyonlari olusturularak alinmistir. Alinan goériintiiler, hem gorsel olarak

hem de hassasiyet, kontrast, S/B ve %FOV parametreleri ile degerlendirilmistir.

Arastirilan enerji pencereleri dikkate alindiginda ve tiim goriintii parametreleri
degerlendirildiginde Yttrium-90 viali i¢in en iyi planar goriintiiniin; 25 cm’ lik kaynak-
kolimatér mesafesinde, HEGP kolimatorii ve 56-94 keV’ lik enerji penceresi ile alindigi
sonucuna varilmistir. Yttrium-90 vialinin en iyi SPECT gorintisii; 25 cm’ lik kaynak-
detektor mesafesinde, HEGP kolimatorii ve 90-110 keV’lik enerji penceresi i¢in Filtreli Geri
Projeksiyon yontemi (Butterworth filtre, 0,5’ lik kesim frekans1 ve 8’ lik gii¢ faktorii ile)

kullanilarak alinmstir.

Arastirma sonuglarinin ortaya koydugu optimum enerji penceresi ve kolimator
kombinasyonu benzer c¢alismalar ile uyum i¢indedir ancak; kullanilan goriintiileme
sistemlerinin  karakteristik Ozelliklerine bagli olarak literatiirde farkli goriintiileme
protokollerinin olusturuldugu goze c¢arpmaktadir. Bu nedenle, bariz fotopiki olan
radyoniiklidler (Tc-99m) ile yapilan goriintiilemelere karsin Yttrium-90 bremsstrahlung
goriintiilemesinde, standart bir goriintilleme protokolii olusturmak miimkiin olmamaktadir.
Dolayisiyla, Yttrium-90 bremsstrahlung goriintiilemede enerji penceresi ve kolimator

secimleri icin tek bir protokoliin saptanmasi yerine, her goriintiileme merkezinin kendi
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goriintlileme sistemlerine 6zgli protokolleri olusturmasmin daha dogru olacagi sonucuna

vartlmaktadir.

Niikleer Tipta en temel goriintii kalite parametrelerinin uzaysal rezulasyon, kontrast ve
S/B oldugu iyi bilinmektedir. Zira, Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goériintiilemesini konu
alan ¢ogu deneysel ve Monte Carlo simiilasyon arastirmalarinda, gesitli SPECT fantomlari
kullanilarak alinan goriintiiler iizerinde uzaysal rezulasyon hesaplamalar1 yapilmis ve sonuglar
degerlendirilmistir. Bu arastirmada ekonomik sinirliliklar nedeniyle Yttrium-90 vialinin
goriintiilemesi ~ yapildigindan,  Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintii  kalitesi
degerlendirilirken uzaysal rezulasyon belirlenememistir. Bu bakimdan, goriintii kalitesine
iliskin en Onemli parametrelerden biri olan uzaysal rezulasyonun da ilgili fantomlar
kullanilarak degerlendirmeye katilacagi Yttrium-90 bremsstrahlung SPECT goriintiilemede
enerji penceresi ve kolimatdr optimizasyonunu konu alan yeni calismalarin yapilmasi
gerekmektedir. Yine de giinimiizde hizla ilerleyen ve gelisen radyoniiklid tedavileriyle
birlikte goriintiileme ve dozimetri islemleri g6z oniine alindiginda; bu ¢alisma ve benzeri yeni
goriintliileme yaklagimlari, hem hedeflenmis Yttrium-90 radyoterapilerinin etkinligini arttirma

konusunda hem de hastalarin radyasyon giivenligi agisindan 6nem arz etmektedir.
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UZMANLIK TEZI AKADEMIK AMACLI
ARASTIRMA L cull
ARASTIRMANIN ACIK ADI
Y-$0 Giriintillemede Kolimator ve Enerji Penceresi Optimizasyonu
ARASTIRMA PROTOKOL
KODU
BASVURU  [SORUMLU ARASTIRMACT | Dog.Dr.Oclem Karadeniz
UNVANI/ADI/SOYADI ve D.E.U.Fen Fakiiltesi Fizik Bslimi
UZMANLIK ALANI
DESTEKLEYICI VE AGIK i
ADRESI
DESTEKLEYICININ YASAL |-
TEMSILCISI VE ADRESI i
ARASTIRMAYA KATILAN | TEK MERKEZ COK MERKEZLI[]
MERKEZLER B
v iy =4 versiyun B Jul
Belge Adr Tarihi Dili i
i Numarasl A AR
ARASTIRMA . < 2 N
1 D
PROTOKOL{I Mevcut Tiirkge DX Ingilizece N iger ] B
DECERLENDIRILEN | ARASTIRMA ILE ILGILI . ineilizce I Dig
i LITERATUR Meveut Tirkee [1  Ingilizce iger (] B
BILGILENDIRILMI$ )
GONULLU OLUR Mevcut Tiirkge ingilizce [ ]  Diger []
FORMU N
| OLGU RAPOR FORMU | Mevcut Tarkee 4 Ingilizee []  Diger [] J
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Karar No:2017/04-33 Tarih:02.03.2017
KARAR BILGILERI Dog.Dr.Ozlem Karadeniz’in sorumlusu oldugu “Y-90 Goriintiilemede Kolimator ve Enerji Penceresi
Optimizasyonu” isimli klinik arastirmaya ait bagvuru dosyasi ve ilgili belgeler aragtirmanim gerekge,
amag, yaklagim ve yontemleri dikkate alinarak incelenmis, etik agidan galigmanimn gergeklestirilmesinin
uygun olduguna oy birligi ile karar verilmistir.
ETIK KURUL BILGILERI
Dokuz Eyliil Universitesi Girisimsel Olmayan Arastirmalar Etik Kurulu Isleyis Yonergesi
DALISNABRAS] Tyi Klinik Uygulamalar Kilavuzu 3
ETIK KURUL UYELERI
Unvan/Adi/Soyadi Uzmanlhk Alani Kurumu Cinst. | Afaghri fle imza
yet iskili mi?
Prof.Dr.Banu DEU Tip Fakiiltesi Tibbi
ONVURAL Tibbi Biyokimya Biyokimya Anabilim Dali | Kadm | E O |HK o
(Bagkan) T imalidihs P
Prof.Dr.$.Reyhan e '
UCKU Halk Saglis1 i g Hak | gogm [E[D |H N
(Baskan Yardimcist) BHBLE R
| DEU Tip Fakiiltesi Kalp J/
Prof.Dr.Nejat Kalp Damar e gl < /
SARIOSMANOGLU | Cerrahisi gzﬁlar Cerrahisi Anabilim | Erkek | E[] | H ,
% ]
Prof.Dr.Seving e DEU Tip Fakiiltesi Ig
ERASLAN Endokrinoloji Hastaliklar1 Anabilim Dal1 Kadm | EL] | HDJ e \! o A)
Prof Dr.Mukaddes | 1,p1; parmakoloji FDfnliaTklgli?lﬂ:&&bBLh
GUMUSTEKIN ] L Kadm |E[] |HKX \CQJ.\\Q,O\A |
DEU Tip Fakiiltesi Tibbi
Prof.Dr.Ayse Aydan e s oooT : £F v 2 e
OZKUTUK Tibbi Mikrobiyoloji II\)/I:lclroblyolop Anabilim Kadm |E[] |HKX
Prof.Dr.Miige ‘ o DEU Tip Fakiiltesi 3 \
KIRAY Hizgolgil Fizyoloji AngbilinDat | 50 | B O |HX
DEU Tip Fakiiltesi e "1\ ey
Drof DiSends Anesteziyoloji Anesteziyoloji ve Kadm | E[] |H '
OZKARDESLER >
Reanimasyon A.D. (SN NNTFVs o
o A
Prof.Dr.Siilen N DEU Tip Fakiiltesi
SARIOGLU Fatoloy] Tibbi Patoloji A.D Kadm | E[] | HDJ
Btk Teduvive DEU Fizik Tedavi ve
Prof.Dr.Bilge KARA L Rehabilitasyon Yiiksek Kadm |E[] |HKX
Rehabilitasyon 1
| Okulu : '
Dog.Dr.Sefa Tibbi Biyoloji ve DEU Tip Fakiiltesi T1bbi /
KIZILDAG GeEnstik BioldieBench ATy | B | B O |k 7 M
Pediatrik o / =
: . DEU Tip Fakiiltesi Cocuk -
Dog¢.Dr.Ayhan Endokrinoloji ve e Y.
ABACI et ie;ilé;i;ﬁ;e ];{;Etahklarl Erkek | E[] | H ®< ‘1
Hastaliklar1
DEU Hemgirelik Fakiiltesi
Dog.Dr.Murat e < .- | Cocuk Saghg1 ve —
BEKTAS Elensieglik Yonetsmi Hastaliklar1 Hemgireligi Erkek |EL] | HIX \C-O_;“\\MA )
Uzm.Dr.Ahmet Can DEU Tip Tarihi ve Etik
BILGIN Hukuk AD Erkek | E[] |HX M\MA )
Mehmet Erhan e
= Saglik mensubu D.E.U Tip Fakiiltesi i T ‘ L
OZELL olmayan tiye idari Mali isler Bkek [EO | HR | T Ml

Dokuz Eyliil Universitesi Girigimsel Olmayan Aragtirmalar Etik Kurulu Karar Formu

88



. DOKUZ EYLUL UNIVERSITESI
GIRISIMSEL OLMAYAN ARASTIRMALAR ETIK KURUL KARARI

[ETIK ____\ DOKUZ EVLUL UNIVERSITESI _
KOMISYONUN ABI | GIRISIMSEL OLMAYAN ARASTIRMALAR ETIK KURULU
ACIK ADRES VLnguﬁzﬁExliil Universitesi Tip Fakiiltesi Dekanligi 2. Kat inciralti-iZZMIiR
TELEFON | 02324122254-02324122258
|FAKS 02324122243
| E-POSTA | etikkurul@deu.edu.tr S——
DOSYA NO: T ]s042-GoA B
UZMANLIK TEZI [] AKADEMIK AMACLI []
ARASTIRMA
ARASTIRMANIN ACIK ADI
K . | Y-90 Goriintiilemede Kolimator ve Enerji Penceresi Optimizasyonu
AR/\STIRMA PROTOKOL
. KODU ) . -
g;‘fg’iﬁ‘éi SORUMLU ARASTIRMACL | Dog.Dr.Ozlem Karadeniz
e UNVANI/ADI/SOYADI ve D.E.U Fen Fakiiltesi Fizik Raliimii
| UZMANLIK ALANI
DESTEKLEYICI VE ACIK -
ADRESI _
DESTEKLEYICININ YASAL -
TEMSILCISI VE ADREST - )
ARASTIRMAYA KATILAN TEK MERKEZ COK MERKEZLI[]
| LMERKEZLER |
‘ v ] § L T Versiyon | E
‘ DEGERLENDIRILEN | Belge Ady Tarihi Numa’;am Dili
| BELGELER |Ara$t1rmac1 Dilekgesi 14.05.2019 Tirkge [X]  ingilizee [] Diger O

Dokuz Eyliil Universitesi Girisimsel Olmayan  Aragtirmalar Etik Kurulu Karar Formu
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KARAR BILGILERI

Karar No:2019/13-45

136(;.7D1:éilet{f(a.x:adier;i;;ih “sorumlusu oldugix

| - Cahsma bashgmin

olarak degistirilmesi ile ilgili belgeler incelenerek bi

Tarih:22.05.2019

«y_90 Goriintiilemede Kolimator ve Enerji Penceresi
Optimizasyonu” isimli klinik aragtirmaya ait 14.05.2019 tarihli arastirmaci dilekgesine iliskin;
“Yttrium-90 Goriintilemede Kolimator ve Enerji Penceresi Optimizasyonu”
lei edinilmis ve uygun bulunmustur.

ETIK KURUL BILGILERI

CALISMA ESASI

Dokuz Eyliil Universitesi Girigimsel Olmayan Aragtirmalar Etik Kurulu Isleyis Yonergesi
fyi Klinik Uygulamalari Kilavuzu

YENER

O/KAL

Unvan/Ady/Soyadi
Prof.Dr.Sadik )
Kivang METIN

(Bagkam) | ]
Prof.Dr.Serkan

Prof.Dr.Pmar
TUNCEL

| (Bagkan Yarduncisy) |

Prof.Dr.Arzu GENC

" prof.Dr. Sermin

AKSAY

Dog.Dr.Nil Hocaoglu

Dog.Dr.Murat
BEKTAS

Dog.Dr.Tufan
CANKAYA

‘ Dog.Dr.Ayfer DAY

|
[ Dog.Di.Koican

DEMIR

OZKUL

Dog.Dr.Mahmut
Cem ERGON

Ogr.Gor.Dr.Kivang
! YUKSEL

Av.Esra FIRTINA

[Mehmet Eriian

o ~_ETIK KURUL UYELERI
Uzmanlhk Alam Kurumu Cinsiyet Aili?;;;:;n[:i},le imza
r 1{ : i = | DEUTip Fakiltesi | | T [~
Ca p hisi Kalp Damar Cerrahisi Erkek EJ |HK &_\/"/
e Anabilim Dal %
DEU Tip Fakiiltesi Ig
Endokrinoloji Hastaliklar1 Anabilim Erkek E] |H X
P - | SE— oo
Norolojik i | DEU Fizik Tedavive
o s s Rehabilitasyon Yiksek | Kadm e |HK
Tedavi ve Okulu
Rehabilitasyon B S B L B
217 Tin Fakiiltesi
Tibbi Patoloji ,l]),l'l‘);i L';:(:k‘:j‘l“/l\“g' Kadin E[] |HX
t- © " DEU Tp Fakiltesi
Tibbi Biyokimya ;r\f:];lﬁg%\;ﬁ)a Kadin EC] |HKX /‘\ (‘
- DFTJTIp Fakiiltesi
Tibbi Farmakoloji i‘::;i;;”ga:lf“”‘ Kadn |EJ |HKX /ﬁ’/
Cocuk Saghg ve ?iglg;mmhk d
Hastaliklart . Erkek (] |HKX
Hemsirelisi Cocuk Saghgi ve
WiriﬂeAgl__ Hastaliklari Hemsireligi
o 5, Tibbi Genetik Anabilim
Tibbi Genetik Dali Erkek E[] | H
Davranis Fizyolojisi I}‘):/;JOIIOIJF: ;il;iélitl?:l Dal Kadm E[] |H
PEU Tip Fakiltesi | | |
Pediatrik Cocuk Saghgi ve \
Endokrinoloji Hastaliklarn Anabilim Erkek E[] |H X — X
| |Dah
DEU Tip Fakilltesi
Tibbi Mikrobiyoloji | Tibbi Mikrobiyoloji . //,{4
Anabilim Dah Erkek 0] B -
T T | Ege Universitesi Tip -
l?{lyO}stgt{sFlk 15 Fakiiltesi Biyoistatistik | Erkek E[] |HK
Tibbi Bilisim ve Bilisim A.D
DEU Rektorliigii Hukuk <
Avukat Miisavirligi Kadin E[] |H
Saglhik mensubu D.E.U Tip Fakiiltesi 5 <
olmayan iiye idari Mali Isler Brkek EL] | H & h @

Dokuz Eylil Universitest Girigimsel Olmayan Arastirmalar Etik Kurulu Karar Formu
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Ek-2: Ozgecmis

Kisisel Bilgiler
iletigim Bilgileri
Kimlik Numarasi
Dogum Tarihi
letigim Adresi
Telefon

E-posta
Web Adresi

Egitim Bilgileri

Deneyim / isyeri Bilgileri

Yabanc: Dil Bilgileri

CANER iNCE

54763453580

08/11/1991

Dokuz Eyliil Universitesi, Saglik Bilimleri Enstitiisii
(554) 63682 89

caner.ince@ogr.deu.edu.tr

01 Temmuz 2015 - Su Anda (& yil)
Yiiksek Lisans, Tezli Program, DOKUZ EYLUL UNIVERSITESI, TURKIYE
SAGLIK BILIMLERI ENSTITUSU, MEDIKAL FiZIK (YL) (TEZLI)

01 Eyliil 2009 - 01 Temmuz 2015 (5 yil 11 ay)
Lisans, Anadal/Normal Ogretim, DOKUZ EYLUL UNIVERSITESI, TURKIYE
FEN FAKULTESI, Fizik BOLUMU

01 Kasim 2017 - 01 Kasim 2018 (1 yil 1 ay) (Tam Zamanli)
UZMAN, EGE OZEL ONKOLOJi MERKEZ LTD. §Ti.

01 Kasim 2016 - 01 Aralik 2016 (2 ay) (Tam Zamanli)
STAJYER, DOKUZ EYLUL UNIVERSITESI TIP FAKULTESI DAHILI TIP BILIMLERI
BOLUMU NUKLEER TIP ANABILIM DALI

01 Ekim 2016 - 01 Kasim 2016 (2 ay) (Tam Zamanli)
STAJYER, DOKUZ EYLUL UNIVERSITESI TIP FAKULTESI DAHILi TIP BILIMLERI
BOLUMU RADYOLOJi ANABILIM DALI

01 Eyliil 2016 - 01 Ekim 2016 (2 ay) (Tam Zamanli)
STAJYER, DOKUZ EYLUL UNIVERSITESI TIP FAKULTESI DAHILI TIP BILIMLERI
BOLUMU RADYASYON ONKOLOJiSi ANABILIM DALI

INGILIZCE (Okuma: lyi, Yazma: iyi, Konugma: Orta)

Bilimsel Teknolojik Faaliyet Alanlan

Bilimsel Teknolojik Faaliyet Alani Bilgileri

Saglik Bilimleri -- Tip -- Dahili Tip Bilimleri -- Radyasyon Onkolojisi
Saglik Bilimleri -- Tip -- Dahili Tip Bilimleri -- Niikleer Tip

Saglik Bilimleri -- Eczacilik -- Eczacilik Teknolojisi -- Radyofarmasi
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Saglik Bilimleri -- Tip -- Dahili Tip Bilimleri -- Radyodiagnostik

Ar-Ge Yetkinlik

Bildiriler R. C. HALILOGLU, 0. KARADENIZ, H. DURAK, C. INCE & G. SISMAN, Sagilan
Radyasyonun Gama kameranin sayim verimi ve hassasiyeti lzerine etkilerinin
incelenmesi, Szl Sunum, 16. Ulusal Medikal Fizik Kongresi, 28 Ekim 2017, 30

Ekim 2017.
TUBITAK Burs ve Destekleri
Panelistlik/izleyicilik/Raportsriiik Sayisi
Panelistlik/Dig Danigmanlik Sayisi ARDEB/BIDEB 0 TEYDEB O Toplam O
izleyicilik/Danigmanlik Sayisi ARDEB/BIDEB 0 TEYDEB O Toplam O
Raportorlik Sayisi ARDEB/BIDEB 0 TEYDEB 0 Toplam O
Sayfa2/2
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