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MOTIVASYON

» SPECT ve PET sistemlerin calisma vyapisi, Ozellikleri ve
bilesenleri



Emiilsiyon Komputerize Tomografi
Cihazlar

Bu cihazlar ileri tibbi gorinttleme sistemleri icinde yer alan ve konvansiyonel
sintigrafinin bilgisayarl1 tomografiyle birlestirilmesi neticesinde radyoaktif maddeler
kullanilarak radyoaktif tarayicilar tarafindan kesitsel gérinti olusturan cihazlardir.

Konvansiyonel sintigrafide kaynaktan gelen gamma fotonlari, derinden ve
ylzeyden gelmelerine gore superpoze olmaktadir. (Tek foton emisyon tomografisi
(SPECT) gorintuleme 6zellikle vertebral kolon, gogiis kafesi, pelvis ve kranium gibi
kemik yapilarin Ust Uste bindigi, anatominin karisik oldugu yerlerdeki lezyonlari
saptamada ve karakterize etmede kemik sintigrafisinin duyarlilik, 6zgullik, negatif ve
pozitif 6ngoru degerlerini arttirmaktadir) Bu durumu ortadan kaldirmak amaciyla
emilsiyon komputurize tomografi yontemiyle kesitsel tarama yapilmistir. Buna ek
olarak konvansiyonel sintigrafiye gore derindeki lezyonlarda gorinttleme daha iyi
yapilabilmektedir.

Emdulsiyon komputerize tomografide SPECT ve PET olmak Uzere bir birinden
farkl1 iki teknik gelistirilmistir.



PET Sistemi

PET /BT cihazi



Radyoaktif Parcalanma

Atom c¢ekirdeklerinin temel tanecikleri olan protonlar ve notronlar stabil atomlarda
en diisiik enerji diizeyinde bulunurlar. Radyoaktif atomlarin ¢ekirdeklerindeki proton
ve nétron sayilarindaki dengesizlik nedeniyle ¢ekirdek uyarilmis enerji diizeylerinden
temel enerji diizeyine dénme egilimindedir. Temel enerji dlzeyine donerken
Uzerindeki enerji fazlasini disar1 salar. Disartya salinan enerji ¢ekirdek icindeki
yiklerin uyarilmasi seklinde ise cekirdek parcalanmaz, salinan enerji de bir gama
fotonudur. Cekirdek icindeki notron veya proton sayilariin dengesizligine bagl bir
enerji salimimi varsa bu durumda ¢ekirdek parcalanir. Disariya alfa (o) veya beta (B)
partikulleri salinimi olur
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POZITRON BOZUNMA (B+)

1928 yilinda Ingiliz fizikci Paul Dirac pozitronlarin varligini ortaya koymus, bu
bulusu ile 1933’te Nobel Fizik Oduline layik goriilmiistiir. Carl Anderson isimli
fizikci kozmik 1sinlart kesfetmis, kozmik i1sinlarda pozitronlarin goézlemlendigini
ispatlamis ve bu bulusu ile 1936°da Nobel Fizik Odulini almistir. Pozitron emisyonu
ile meydana gelen radyoaktif parcalanmada cekirdekteki bir proton, bir ndtrona ve
pozitif yukli bir elektrona doniisiir. Pozitif yukli elektron veya pozitron (B+) ve
notrino ¢ekirdekten disari firlar. Bu olay sematik olarak;

Pt —=n°+ B* + v(nétrino)

(+) yukll pozitron, (-) yukll elektronun antipartikili olup her ikisinin de kitlesi
vardir. B+ ¢ekirdekten firladiktan sonra belli bir enerjiye sahiptir.
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Ornegin 18F bozunarak stabil haldeki 80’ya doniisiirken disarrya 695 keV enerjili
pozitronlar saliir. Salinan pozitronlar ¢evredeki dokularin atomlariyla garpismalar
yaparlar, enerjisinin bir kismin1 her ¢arpismada kaybederek vicut icindeki dokularda
birkag mm mesafe giderek sikunete erisirler. Ancak yol aldiklar1 mesafe boyunca
carpisma yaptiklar1 elektronlar ile kuvvetli pirilti (flasing) olustururlar. Bu nedenle
PET gorintilerindeki uzaysal rezollisyon (ayirma guicii) sonludur. Flasing mesafesi 18F
icin 3-4 mm olup, gorunti rezoltsyonu teorik olarak bu mesafeden daha kuigclk
olamaz. Bu olay yaklasik 9-10 saniye sirer. Pozitronun, elektron ile c¢arpismasi
sonucunda iki ayr1 kiltle enerjiye doniiserek yok olur. Bu olaya anhilasyon (yok olma)
reaksiyonu denir. Anhilasyon reaksiyonunda her bir partiktlin kitle-enerji esdegeri
511 keV’dir. Yani bir elektron ve bir protonun zit yikleri nedeniyle birbirlerine dogru
hizla yaklasarak carpismalar1 sonucunda enerjileri 511 keV olan ve birbirleri ile zit
dogrultuda yayilan iki tane foton olusur. Bu reaksiyonda gama isim1 salinmaz. Bu
nedenle 18F saf bir pozitron emitteridir.
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PET Sisteminin Genel Prensipleri

Pozitron Anhilasyon Olay1

Pozitron Emisyon Tomografi (PET), nlkleer tipta kullanilan bir gdéruntileme
sistemidir. Hastaya pozitron yaymimi yapan radyonuklitler (F fluorine Z=18 ve Ga
gallium Z=68) enjekte edilir ve bu pozitronlarin vicut icerisinde elektronlarla ile
etkilesmesi sonucunda meydana gelen anhilasyon fotonlarmin dedeksiyonlari
sonucunda kaynak haline gelen organin gorinttsu elde edilir.

B"+ e — 7y (511keV) + ¥ (511 keV)

Pozitron tim kinetik enerjisini cevre atomlara vererek yavaslar ve ortamda bulunan bir
elektron ile etkileserek yok olur. Sonucta elektron ve pozitron durgun kutle enerjilerine
(511 keV) esdeger enerjide iki anhilasyon fotonu birbirleri ile ters yonde (180°)
salinirlar. Ortaya ¢ikana anhilasyon fotonlar1 karsilikli detektdrlerde detekte edilir.
Anhilasyon fotonlar1 iki detektor arasinda “’yanit ¢izgisi” (Line Of Response - LOR)

adi1 verilen diiz bir ¢izginin herhangi bir noktasindan ¢ikmislardir.
https://www.toraks.orqg.tr/uploadFiles/book/file/26201510

5947-146.pdf



https://www.toraks.org.tr/uploadFiles/book/file/262015105947-146.pdf
https://www.toraks.org.tr/uploadFiles/book/file/262015105947-146.pdf
https://www.toraks.org.tr/uploadFiles/book/file/262015105947-146.pdf
https://www.toraks.org.tr/uploadFiles/book/file/262015105947-146.pdf

PET RADYONUKLIDLERI

Pozitron Emisyon Tomografi radyonuklidleri vicutta bulunan temel elementler ile
benzer biyokimyasal 0zellikler tasirlar. Bu sayede hticresel diizeyde arastirma yapabilme
olanag1 saglanmakta, hastaliklarin altinda yatan biyokimyasal ve biyolojik sireclerin
arastirilmasi ve aciga cikarilmast mimkin olabilmektedir. PET radyonuklidlerinin
oldukca kisa fiziksel yarilanma streleri olmasi nedeniyle, Gretildikleri yerden uzak
merkezlere tasinmalar1 her zaman mimkin olmamaktadir. PET radyondklidleri ya da
pozitron salinimi yaparak bozunan radyonuklidler dogada bulunmayip sadece yapay
olarak dretilirler. Bu nedenle, PET kamera ile birlikte radyonuiklid Gretimini
gerceklestiren siklotron da gereklidir. En yaygin PET radyoniklidleri Flor-18 (8F),
Karbon-11 (C), Azot-13 (*3N), Oksijen-15 (**0O) ve Galyum-68 (%8Ga)’dir (4). Bu
radyonuklidlerden sadece 8F yarilanma siiresi ~110 dakika oldugu icin Uretim yerinden
almip kullaniciya ulastirilabilmekte ve ticari kullanim kolaylig1r saglamaktadir. 18F
elektron yakalama ile bozunur, stabil bir izotop olan Oksijen-18 (180)’e doniisiirken
disariya 640 keV enerjili (pozitron) B+ salintmi1 yapar. Digerlerinin yarilanma streleri 2-
20 dakika oldugundan kullanilabilmeleri i¢in PET tarayicinin yaninda siklotronun da
bulunmas: gereklidir. ®3Ga son senelerde rutine giren bir PET gorintileme ajan1 olup,
Germanyum-68/Galyum-68 (68Ge/68Ga) jeneratorinden elde edilir. Jenerator oldukca
uzun 6murld olup 9 ay etkin kullanim stresi vardir



Tablo 1. PET radyofarmasdtikleri ve fiziksel

ozellikleri (4)

Maximum Ortalama

, Yarilanma (ve ortalama) pozitron

Radyo- Uretim  Siiresi pozitron range
nilklid metodu (dak.) enerjisi (keV) (suda, mm)
e Siklotron 20,4 970 (390) 1,1
3N Siklotron 9,96 1190 (490) 1,3
50 Siklotron 2,07 1720 (70) 2.0
B Siklotron 110 635 (250) 0,5
®Ga  Jeneratér 69 1899 (836) 0,8
“Rb Jenerator 1,25 3350 (1532) 1,0
Rubidyum

Tc-99m generator: https://www.youtube.com/watch?v=J7Yc8qgjvgCk

9



https://www.youtube.com/watch?v=J7Yc8qjvqCk
https://tr.wikipedia.org/wiki/Rubidyum
https://tr.wikipedia.org/wiki/Rubidyum
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Cihazinda anhilasyon fotonlarinin dedektorlere carpmasi




511 keV enerijili
gamma partiktllerinin
dededektére carpmasi

elektrik sinyallerinin
elektronik devrelerde iglenmesi

511keV kesitsel gériinti ~ 9oruntundn
gamma partikUld yeniden olugmasi




Anhilasyon Fotonlarin Deteksiyonu

PET sisteminin en 6nemli hususlarindan bir tanesi, pozitron anhilasyonu sonucunda
meydana gelen fotonlarin eszamanli olarak detekte edilmesidir. Bu amag icin tiim
detektorler karsilikli olarak yerlestirilmistir ve bir es zaman devresi kullanilir.
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PET sisteminde kullanilan es zaman sayim devresi



Farkli Cakigsma Olaylar

Gercek cakisma : Bu tiir cakismada ayni1 anhilasyon olayina ait fotonlar
es zamanl olarak kayit edilir.

Gergek cakisma



Sacilan radyasyon gakismasi : Bu tlr cakismada ayni anhilasyon olayina
ait fotonlardan bir tanesi sagilir, ancak yine de iki foton es zamanli olarak kayit
edilir.

Saciimis cakisma




Rastgele ¢akigsma : Bu tlr cakismada ayni anhilasyon olayina ait olmayan iki
foton sacildiktan sonra es zamanli olarak kayit edilir.

Rastgele ¢cakisma




Coklu cakisma : Bu tlr cakismada farkl anhilasyon olaylarina ait fotonlar
farkli olay olarak ve es zamanl olarak kayit edilir.

Coklu cakisma




PET Sis!:.eminin Dedektor
Ozellikleri

Kristal dedektér blogu

‘\\“

Dedektor blogu arkasinda yer alan
dort adet fotomultipliyer tup PMT)
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Kristal dedektér blogu her biri
6mm olan 64 segmentten oIU§mu'§tud /

Kristal kesiminde yariklar her
dedektére ayri bir 151k klavuzu saglar

Tam halka(6 sira) PET dedektoru



GORUNTUNUN iSLENMEMIS HALI GORUNTUNUN ISLENEREK
YENIDEN OLUSTURULMUS HALI
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PET cihazinda gorunti olusumu
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Tam halka(6 sira) PET dedektoru




PET sisteminde dedektor secilirken asagidaki gibi bazi 6zelliklere dikkat edilmelidir.
1- 511 keV'li fotonlar igin lineer durdurma gucu.

2- Sintilasyon sondm (bozunma) slresi (decay time)

3- Gelen gama fotonlarin basina sintilatorden salinan sintilasyon fotonu sayisi

4- Dedektor ayirma gucu

Dedektor durdurma gucu, fotonlarin dedektor ortamindaki kat ettigi mesafeyi belirler
ve bu mesafe dedektor materyalinin kitle sogurma katsayisina ve dolayisiyla
yogunluguna ve etkin atom numarasina (Zeff) baghdir.

Nal(Tl) Talyum Katkili Sodyum Iyodiir Kristali
BGO Bizmut Germanat

BaF2 Baryum Floriir

GSO Gadolinyum Oksit Stilfat

LSO Lutesyum Oksit Stlfat

YSO [triyum Oksit Stilfat

CsI(T1) Talyum Katkili Sezyum Iyodiir Kristali



Etkin atom Isik verimi . . . y
Yogunluk Soniim i(cm™) % Enerji ayirma
Sintilatér | numarasi ; (Isik foton
(g/cm) siiresi (ns) /511 keV | gicii/511keV
(Zest) sayisi’keV)

Nal(TI) 51 3.67 250 38 0,34 7.8
BGO 74 7,13 300 6 0,96 10
BaF2 54 4.89 0.6 2 0,44 11,4
GSO 59 6,71 50 10 0,67 9.5
LSO 66 7,40 40 29 0,87 10,1
YSO 34 4,53 70 46 0,39 12,5

CsI(TT) 54 451 1000 52 0,483 4,53

LYSO 65 7,2 50 25 0,87 20

Bir fotonun yok olmasi icin, birim uzunluk basina toplam olasilik,
(toplam lineer inceltme katsayisi) olarak adlandirilir. Bu olasilik,
fotoelektrik sogurma, Compton sacilmasi ve ¢ift olusumu
- % Enerji ayrma giicti % R =[AE/E] X 100  olasiliklarinin toplamidir.

L=T+0+K

1 .
- p(em™) : lineer azalun katsayisi.

Fotopikin yan yiiksekhgindeki tam gemishg (YYTG) enerji ayirma giicliniin bir gostergesidir.
Enerji ayirma giicii (EA) yiizde cinsinden:
- Enerji ¢ozUnurligu, dedektorun gelen radyasyonun
o TYTG A : ) : . L
YEA=——*100 enerjisini dogru bir sekilde belirleyebilmesidir.
Detayh bilgi igin:
http://www.medimaging.qgr/cd/pages/par3.htm

bagintisiyla hesaplanir. Burada Eg ilgilenilen gama 1simin enerjisidir.


http://www.medimaging.gr/cd/pages/par3.htm

Kristal tzerine gelen anhilasyon y fotonlari kristal materyali (sintilator) ile
etkileserek gorunir bdlgede 1sik fotonlarin ¢gikmasina neden olur. Ortaya ¢ikan
Isik fotonlarinin dalga boylari kristalden kristale degisir ve kristal materyaline
baghdir. Secilen sintilasyon kristallerinin 511 keV enerjideki anhilasyon
fotonlari durdurma giclu yuksek olmalidir. Bunun icin kristalin etkin atom
numarasinin ve yogunlugunun ytksek olmasinini gerektirir. Ayrica Kkristalin
gelen fotonlara cok cabuk yanit verebilmesi gerekir. Nal(Tl) kristalinin 11k
verimi (foton/keV) cok yiuksek olup bozunum zamani ise olduk¢a uzundur (250
ns) , ayrica disuk yogunlugu nedeniyle durdurma glct BGO, LSO ve GSO ‘ya
gore daha azdir . BGO kristali daha uzun bozunma zamanina sahiptir (300 ns)
ve 1sik verimi Nal(TI) kristaline gbre nispeten dusuktur, ancak durdurma gucu
son derece yuksektir ve kullanildigi PET sistemlerine yuksek hassasiyet
kazandirir. Enerji ayirma gicunidn koétl olmasi nedeniyle ¢cok sayida sacilan
foton dedekte edilir, bu nedenle bazi sistemlerde dedektér ontne kolimator
gOrevi yapacak kursun veya tungsten septalar yerlestirilmistir.



GSO kristali, PET incelemeleri icin daha iyi 6zellikleri olan bir kristaldir. GSO
kristali, LSO’ye gore daha dusuk lineer durdurma gtict (0.67 cm-1/ 511 keV)
ve 1sik verimi (10 foton/keV) olmasina ragmen daha iyi enerji ayirma guctne
sahiptir. LSO’nun temel bir problemi igeriginde dogal bir radyoaktif izotop olan
Lu-176 bulunmasidir. Ancak PET sisteminde bir problem yaratmaz cinkt bu
izotop tarafindan salinan enerji 511 keV’den dusuktur.

Sistemin geometrisine bagl olarak bu kristaller dizlemsel yada egimli olarak
tasarlanmistir. Sistemin ayirma gucu kristallerin boyutuna baglidir bu nedenle
SPECT sistemlerinde kullanilan kristaller yaklasik 10 mm kalinhginda
secilirken, 511 keV enerjideki fotonlarini durdurabilmesi icin PET
sistemlerinde asgari 25 mm kalinlik kullaniimaktadir. Ancak bu durumda
sintilasyon fotonlarinin yatay dagilimi artar ve dolayisiyla kristal ici compton
etkilesmeleri ¢cogaldigindan uzaysal ve enerji ayirma gtcleri bozulmaktadir



Fotocogaltici Tupler - PMT
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Anhilasyon fotonlarinin kristal ile etkilesmesi sonucunda i1sik fotonlari salinir ve
bu 1sik fotonlari, sistem elektronigi tarafindan kullanilarak elektrik pulslarina
cevrilir. Genelde foto c¢ogaltici tupler kUcuk boyutlarda tasarlanir. Bunun
nedeni, 1S191 sinyale cevirme etkinliklerinin yiksek olmasi ve uzaysal ayirma
gucundn iyilestirilebilmesidir. Foto ¢ogaltici tuplerin en O6nemli UstlnlUkleri
algiladiklari 1sitk miktarinin ¢cok dusuk olmasi durumunda bile ylUksek
kazanclardir. ideal durum her kristale tek bir foto cogaltici tiipin
baglanmasidir, ancak PMT'lerin belirli bir boyut altinda yapilmalari mimkin
degildir. Cogu zaman fototUpin direkt olarak sintilatdre baglanmasi mumkun
degildir ve tup ile kristal arasina yerlestirilen 1sik klavuzu (light pipe) ile
sintilasyon 1siginin yuksek bir etkinlik ile tipe ydnlendirilmesi mimkin olur. Bu
tabakanin bir diger yarari Uzerine gelen 1sigin tim fotokatod Uzerine
yaymasidir. Genelde 1sik kilavuzlari optik gecirgenligi ve kirllma indeksi
yuksek olan maddelerden yapilir. Gama kameralarin detektdrlerinde yer alan
genis alanh Nal(TI) kristalleri bazi PET sistemlerinde kullaniimaktadir



Nal(TI)kristali

Isik klavuzu

PMT

Nal(TI) kristali PMT uzerine yerlestiriimesi




PET Sisteminin Dedektor Tasarim
Ozellikleri
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8x8 detektor elemanm

Foto tiiplerin kristallere baglantis1. Klasik
iceren blok detektor tasarimm

tsarim (sol), ¢eyrek paylasim (sag)

Foto tiipler

Ayrik kristaller

Fotogogaltic: tiiplerin blok
detektorlere baglanmasi Blok detektorler yan yana halka
seklinde yerlestirilmes: (Halka detektorler)



Halka tipi PET sistemde en fazla blok detektdrler kullaniimaktadir. Bu
tasarimlarda blok seklindeki kristalin bir ylizeyinde ¢cok ince boyutta ayrik
dedektor elementleri elde edilir. Bu ayrik detektdrlerin birbirinden optik
olarak izole edilmesi icin her dedektore ayri bir 1sik klavuzu saglar ve
1Isigin lateral dagilmasinin Ontne gecilir. Optik izolasyon, vyariklara
yansitici bir maddenin konulmasi ya da kristaller arasinda cok ince bir
bogluk birakilmasi (0.2 mm) ile saglanir. Foto tuplerin bloklar tGzerinde
yerlestiriimelerinde Onceki slayttaki sekilde gosterildigi gibi 4 tGpln tim
blogun icerisinde kalacag! klasik tasarimdan baska, her tlp alaninin
dortte birinin bir blok tarafindan paylasildigi (ceyrek paylasim) tasarimlar
vardir.

Blok dedektérler yan yana getirilerek aksiyel yonde daha genis halkalar
elde edilir ve PET sisteminin sayim verimi arttirilirken tarama siresi
azaltilmis olur



PET sistemmnin farkli detektor konfigiirasyonlan : (a) Tam halka dawresel ve
sabit konfigtirasyon, (b) Kismu halka dairesel ve harekethh konfigiirasyon ‘
(c) Altigen ve sabit konfigiirasyon (diizlemsel detektor), (d) Gama kamera

konfigiirasyonu (hareketh diizlemsel detektor)




Puls Yukseklik Analizoru
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Zaman
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Puls yikseklik analizéru (PHA)



Detektorden gikan elektrik pulslari, yukseltecte sekillendirildikten sonra puls
yukseklik analizoriine (Puls Height Analayser - PHA) gonderilir. PHA'de iki
tane elektrik pencere bulunmaktadir, bunlar alt seviye ayiricisi (LLD) ve st
seviye ayiricisi (ULD)’dir. Bu iki pencerenin arasina (AE) gelen pulslar gecer
ve mantik pulslarina cevrilir. Baska bir ifade ile PHA belli bir araliktaki gelen
pulslarin gecmesine izin verir. Genelde Radyasyon dedeksiyon
detektorlerinde analizorin alt seviye ayiricisi tam dogal fon seviyesinde
ayarlanmaktadir. Nudkleer tipta gorintiylu olusturacak elektrik sinyali
organdan sacilan isinlari icermemelidir, bu nedenle analizor penceresi(AE)
cok dar bir sekilde ayarlanir. Bu sekilde goruntlu kalitesi artar, ancak bu sefer
dedeksiyon etkinligi azalir. PET sisteminde analizér pencere genisligi (AE)
yaklasik 350 — 650 keV ve pencere merkezi tam 511 keV'e ayarlanir



Bilgisayarli Tomografi Sistemi - BT

Bilgisayarli tomografisi fikri 1963 yilinda Cormak tarafindan ortaya atiimis ve
radyolojide yeni bir yol acmistir. Bilgisayarli tomografi ile ilgili ilk basarili klinik
uygulamamlar 1967 yilinda Godfrey Hounsfield tarafindan gerceklestiriimis ve
1971 yilinda hastanelerde uygulamaya baslamis olup, ginimuizde en c¢ok
kullanilan gorintileme tekniklerinden bir tanesi olmugtur. BT sistemi genelde
dort parcadan olusmaktadir. Bunlar; gantri, X-1sin tipu, dedektor dizisi ve hasta
yatagidir. Gantride karsilikh olarak vyerlestiriimis X-isin tlpd, hasta yatagi
cevresinde donme hareketi yaparken bircok acida elde edilen goruntuler, kesit
goruntdlerinin olusturulmasinda kullanilir

X-Isin tiipi

X-1sinlari hastadan gectikten
sonra detektorlerde detekte
edilmesi

X-15mn detektorleri



Dedektorlere ulasan x i1ginlari hasta vicudundan gecerken vicudun degisik
dokularinda degisen oranlarda azalima ugrar. Ancak bu detekttrlerden bir
tanesi referans olarak kullaniimaktadir, yani hastadan gecmeyip azalima
ugramayan x 1sinlarini 6lgmektedir. Azalima ugrayan (N) ve ugramayan (N,) X
Isinlar1 birbirleri ile kiyaslanarak azalim katsayisi (u) asagidaki formdul
kullanilarak hesaplanir.

N=Ng exp(-ut)

Burada t, x isinlarin gectigi kalinliktir. Olcllen azalim katsayilari sistemin
hafizasinda bir gorintl olarak kayit edilir

Hafizadaki Goérint CT# Gray
Skalasi  Scale

- +1000 Gorlnti

Goruntulerin HU
numaralarina

:Pencere
cevrilmesi

--1000




Bilgisayarli Tomografi Sistemi - BT

Ik basta, fonksiyonel tomografik goriintileme cihazlart (SPECT, PET ) ve
anatomik gorunttleme cihazlari (BT, MRI gibi) ayri sistemler seklindeydi, yani her
sistem ayri bir tasarim ve ayri bir gantri icinde yer almaktadir. Bu ayri sistemler
ilk olarak 1960 yillarinda birlestirildi ve bu birlestiriime sayesinde ilk flizyon
gorunttsi elde edilip hekimlere teshis acisindan kolaylik saglanmis oldu. Ancak
bu sistemlerin birlegiminin avantajlari olmasina ragmen dezavantajlari da
mevcuttur. Bunlardan bir tanesi, hastanin her iki cihazda ayni pozisyonda
olmamasidir. Ik basta beyin icin gorinti fliizyonu MR, BT ve PET ile basari ile
yapilmistir, ancak en sik karsilasilan sorun hizalamadir ve bu sorun lazer ve
hasta CUzerine isaretleyiciler yapistirilarak c¢cozulmustur. Fonksiyonel PET ve
SPECT gibi goruntileme yontemleri genellikle dusuk anatomik bilgi, dusuk
uzaysal ayirma giclu ve yiksek gurdltiye sahiptir. Farkli sistemlerden gelen
goruntulerin  birlestirme  sorunlarini  ¢b6zmek icin  bir yol, cihazlarin
birlestirilrmesidir (emisyon ve transmisyon ). Birlestirilen cihazlara ¢coklu modalite
denir



Siemens Biograph 6 PET/BT sistemi

PET/BT gibi bir cihazda elde edilen goruntt (tek bir calismada) hem anatomik
bilgi (BT) hem fonksiyonel bilgiye (PET) sahiptir. Ayrica PET/BT sisteminde
elde edilen veriler tamamlayicidir. BT dogru anormal yapilari lokalize ederken,
PET de anormal metabolizma alanlari vurgulamak icin kullanilir. Ayrica
birlestirilmis PET/BT sisteminin en buytk avantajlari BT ile elde edilen
gorunttintin farkli dizeltme islemlerinde kullaniimasidir, bunlar kismi hacim
etkisi duzeltmesi (Paritial volume corrections ) ve foton azalim dizeltmesidir

(Attenuation correction).



(b)

BT  PET

PET/BT sistem igerigi. (a) BT ile goruntu toplanmasi, (b) PET ile
goruntu toplanmasi




SPECT SISTEMI

SPECT'in  (Single-photon  emission computed
tomography) temeli 1917 yilinda Avustralyali
matematik¢i J. Radon tarafindan yayinlanan bir
makale ile atilmigtir. Bu yayinda Radon iki ya da U¢
boyutlu bir objenin c¢esitli acilar altindaki
gorantmlerinin ~ yeniden  elde  edilebilecegini
vurgulamigtir. 1922 yilinda radyolojide x- i1sin tlpi
hasta Uzerinde dondirulerek tomografi denemeleri
yapilmig, fakat objenin (4¢ boyutlu vyapisinin
olusturulmasi  ancak bilgisayarli  tomografinin
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Johann Radon 1917



» C. Rontgen (1895) — X-rays

» J. Radon (1917)— Mathematical Model
» G. Grossmann (1935) — Tomography
» G. Hounsfield, McCormack (1972) —
Computerized assited tomography (CAT

scan)

: ADbD. 1.1: historischer
Abb. 1.4: moderner CT Scanner Grossmann-Tomograph




THE FAILURE TO DISTINGUISH OBJECTS

two objects

one object

same projection



Solution: more directions

s/ /
. s Fy Ve
4 s s £ p s
’ s A s i S r 7
x; L sy A Y
p A A Y Y Y
/ / g £
, P P
s » ;'f 3 r
p ;.f ¥
;
I s
& Iy
s r
r s
s s
- i

Different angles lead to different projections.
The more directions from which we make
measurement, the more arrangements of objects

we can distinguish.



Radon transform

Rf(t, 0) = / fds = / [(s6" +16) ds
Ja, 5 J —00

. cos b
0 = _
sin ¢




SPECT Sisteminin Genel
Prensipleri

Konvansiyonel gama kamera sistemlerinde, organdan yayillan gama fotonlari
kolimator tarafindan yonlendirilerek detektor elementi olan Nal(Tl) kristalin tizerine
dusuaralar. Kolimatdrin bir iglevi de, cevreden gelen ve gorintl sahasina girmesi
iIstenmeyen fotonlarin durdurulmasini saglamaktadir. Nal(TI) kristali, Gzerine dusen
gama fotonlarini durdurarak enerjileri ile orantili sintilasyon fotonlari c¢ikarir.
Sintilasyon fotonlari 1sik kilavuzu tarafindan odaklanip PMT'lerin girisindeki
fotokatoda carptirilarak buradan elektronlarin kopmalarina sebep olur. Agiga cikan
elektronlar PMT icindeki daynodlar arasinda yuksek gerilim etkisiyle hizlandirilir ve
giderek sayilari artar. Elektronlar PMT disindaki anoda toplanir ve sonucta bir
elektrik sinyali elde edilir. Bu sinyal, cesitli elektronik Unitelerde siddetlendirilip,
sekillendirildikten sonra iki boyutlu (planar) bir goérintiye donuasturtimektedir.
Konvansiyonel gama kameralarda, t¢ boyutlu bir objenin tek bir agida iki boyutlu bir
goruntisi (Radyoaktif madde dagilimi) elde edilir, yani bu sistemler obje derinligi
ile ilgili bilgiler vermemektedir. Bu sorun SPECT sisteminin ortaya ¢ikmasina neden
olmustur. SPECT sisteminde detektdér hasta etrafinda donerek U¢ boyutlu
goruntuler elde edilir (tomografik gortnttler). Boylece obje derinlidi ile ilgili bilgiler
elde edilehbilir.



Nukleer tipta tomografik gortntileme prensibi hasta etrafinda, farkli acilardan
hastadan salinan radyasyon dedeksiyonuna dayanmaktadir ve bu Emisyon
Bilgisayarli Tomografi olarak adlandirilir (Emission Computed Tomography -
ECT). ECT adlandirilan bu yodntemde fakli matematiksel algoritmalar ve
izotoplar (°°*mTc, 1231, 6/Ga) kullanilarak tomografik gortntiler (kesit gortntileri)
elde edilmektedir.

Gantri

T NI

Cift detektorld SPECT sistemi, gantri hasta etrafinda donerek goruntu
toplamasi



SPECT Sistemlerinin Tasarim
Ozellikleri

Ik SPECT sistemleri 1960 vyillarinin basinda degisik detektorler kullanilarak
tasarlanmisti. Ancak daha sonra 1970 yillarinda Anger gama kameralari SPECT
sistemlerinin temel bileseni olmustur. Detektoriin genis gorus alani sayesinde ayni
anda birden fazla kesit bilgisinin toplanmasi, bu sistemlerde mumkunddr.
Baslangicta tek detektorli olarak tasarlanan bu sistemler 1990 yillindan sonra iki ve
uc detektorlt olarak gelistirilmiglerdir

(a) (b) (c)

Cd
B <>
T

SPECT sistemlerinin farkli tasarumlari : (a) Tek detektorlii sistem, (b) Cift
detektorlii sistem .(¢) Ug detektorlii sistem



SPECT detektdrlerindeki bir diger gelisme ilk zamanlarda
dairesel olarak yapilan detektdér sekillerinin  dortgen olarak
tasarlanmasidir. Dairesel detektor ile tim acilar sonucu elde edilen
hacim silindir degil kiredir. Dolasiyla transvers kesitler gorug alani
boyunca farkli ¢capta diskler olarak gorintilenir ve sadece merkezi kesit
tim detektor capindadir. Bu nedenle buyUk boyuttaki organlarin Ust ve
alt kisimlarindan elde edilen kesit gorunttleri gorts alaninin disina
cikabilir. Dedektor seklinin dortgen yapilmasiyla bu sorun ¢ozulmustar.

(a)

(b)

F 4 I e San et | |
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SPECT sisteminde kesit gortintiilerinde gériis alanmin detektor sekline
bagli olarak degisimi , (a) Dairesel detektor .(b) Dortgen detektor



SPECT Sisteminde Tomografik
Bilgilerin Toplanmasi

SPECT sistemimde detektor hasta etrafinda ddnerek farkl agilarda bilgi (Gorintt)
toplanmaktadir. Ancak optimum bir goérintl elde edebilmek i¢in bilgi toplama
parametrelerinin ¢ok dikkatli bir sekilde secilmesi gerekmektedir. Bu parametreler;

» Kolimator secimi

» Matris boyutu

» DoOnme capl

» Orbit (donme yoringesi) secimi
» Projeksiyon sayisi

» Projeksiyon bagina gecen sire



Kolimator Secimi

Kolimatdr, hasta ile detektor kristali arasina yerlestirilen bir aractir.
Kolimatorler hastadan farkli yonlerde cikan ve kaynak ile ilgili her hangi bir bilgi
tasimayan sacilan isinlari durdurmak icin kullanilir. Genelde kolimator yapisinda
yogunlugu ve atom numarasi yiksek olan malzemeler (Tungsten veya Kursun)
kullanilmaktadir. Kolimatér tasariminda en O6nemli husus, etkin bir sayim
hassasiyeti ile elde edilecek gdrinttlerin organla ilgili detaylari iyi bir ayirma gucu
ile vermesidir. Bir baska ifade ile kolimat6r secilirken hassasiyet ile ayirma gucu
arasinda bir tercih yapilmahdir.

Genelde kolimatorler cok kanalli ve tek delikli (pinhole) olmak Uzere ikiye
ayrilir. Cok kanallilar paralel, birbirine yaklasan (konverjan) ve birbirine uzaklasan
(diverjan) olmak tzere ¢ siniftr.

Paralel kolimatdér halinde gorintilenecek obje ayni  boyutta
goruntilenmektedir. Diverjan kolimatdr halinde goruntilenecek obje kicdltilerek
goruntilenmektedir (buyuk organlari gortntilemek icin). Konverjan ve Pinhole
kolimatorlerde goérunttilenecek obje Dbuyatllerek gorintilenmektedir  (Kucuk
organlari gorunttilemek icin). Kolimator deliklerinin sekil, uzunluk, cap ve
dUzenlenisleri kolimat6r performansini etkiler.



Yuksek ayirma guclu kolimatolerinde delik sayisi fazla, cap kuguktur.
YUksek hassasiyet kolimatorlerinde delik sayisi az, cap buyuktar.

(a) (b)
Dedektér — Dedektor // " LLL)
T s ////l | I.\\\\\\\ e
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(c) (d)
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SPECT sitemin Kolimatérleri : (a) Paralel delikli kolimator . (b) D1iverjan ‘
kolimatdér . (¢) Konverjan kolimatér . (d) Pinhole kolimator
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Matris Boyutu

Cogu SPECT sistemlerinde, goruntii matris boyutu goérunttileme moduna
ve gorintilenecek objenin minimum boyutuna bagl olarak degismektedir. Ornegin
statik (planar) goruntileme modunda matris boyutu 64x64 secilmektedir.
Ornekleme teorisine gore belirli frekanstaki bir objeyi gorintlleyebilmek igin
ornekleme frekansi obje frekansindan en az iki kat bayidk olmahldir (Nyquist
Frekansi). Baska bir ifade ile belirli boyutta bir objeyi gortnttleyebilmek icin gortntt
piksel boyutu obje boyutundan en az iki kat kiiciik olmalidir. Ornegin 540 mm géris
alanlh (FOV) bir gama kamerada, Zoom Faktori 1.4 ve goruntl matris boyutu
64x64 ise, goruntt piksel boyut 6 mm olacaktir. Sonucta goéruntulenebilecek obje
boyutu 1.2 cm ve yukarisidir. Bazen SPECT sisteminde 0zellikle kemik
taramalarinda, uzaysal ayirma gucund iyilestirmek icin gorintd matrisi 128x128
olarak kullaniimaktadir.



Donme Capi

Kesit goruntulerinde uzaysal ayirma gucu detektdr-hasta mesafesine bagli
olarak degismektedir. Bu nedenle tarama sirasinda detektOr-hasta mesafesi
minimuma indirilmeye calisiimaktadir. Genelde kalp incelemelerinde detektér-hasta
mesafesini minimum yapmak amaciyla detektor acilari 180° veya 270°
yapilmaktadir. Ayrica hastanin arka ve On kisimlarindan c¢ikan faydali (azalima
ugramamis) foton sayisi fazladir béylece sistemin hem hassasiyeti hem uzaysal
ayirma guct artmig olur. Yeni SPECT sistemlerinde, gantri icinde bir sensor
kullaniimaktadir. BoOylece gantri hastaya degmeden detektdr-nasta mesafesi
minimuma indirilmektedir
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Orbit (donme yorungesi) Secimi

SPECT sisteminin kamerasi hasta etrafinda dodnerken, detektor-hasta
mesafesi minimum ve sabit olmalidir, ancak insan vicut sekli dairesel olmadigi icin
bu mesafe slrekli degismektedir ve goruntl kalitesi olumsuz etkilenmektedir.
Bunun icin kamera hasta etrafinda donerken dairesel yorlinge vyerine eliptik
yorunge seklinde donmektedir. BOylece detektdr-hasta mesafesi sabit ve minimum

olup goruntt kalitesi artirilmis olur

| orbit gekilleri

Kamera bashg
Kamera bashg
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Dairesel yoriinge Eliptik yoriinge



Projeksiyon Sayisi

Kesit goruntulerinde goruntt kalitesi projeksiyon sayisina bagl olarak
degismektedir. Az sayida projeksiyon kullanilmasi durumunda goruntlu kalitesi
olumsuz bir sekilde etkilenir ve sonucta goruntide sahte goruntu (yildiz artefakt)
ortaya cikar. Cok sayida projeksiyon kullanilmasi durumunda goruntlu kalitesi
lyilesir ancak inceleme stresi de artar. Yildiz artefaktlari gidermek amaciyla yokus
(ramp) filtresi kullanilir. Klinik uygulamalarinda en ¢cok 360° ‘de 120 projeksiyon
kullaniimaktadir.

Projeksiyon islemi sonucunda yildiz artefaktlarin

olusumu
Artifact

http://amos3.aapm.org/abstracts/pdf/115-31943-387514-118256-734581750.pdf
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Resim 7. Kontrast madde uygulamasi. Kontrastsiz (A) ve kontrasth (B) goriintiiler.
Kontrast madde uygulamasiyla damarlarin boyanmasi, ¢cevre dokulardan kolaylikla
ayirt edilebilmelerini saglar (B).

Artefaktlar Metalik artefaktlar

o Metalik artefaktlar
Cozim:metali ¢cikartmak
gantri acisi degistirilebilir

kVp artirilip kesit kalinhgi azaltilabilir
6zel software ve filtreleme programlari




Projeksiyon Basina Gecen Sture

Genelde, SPECT sisteminde yuksek kalitede bir gorunti elde edebilmek
iIcin goruntu toplama suresi (projeksiyon basina gecen sire) her zaman yuksek
tutulmahdir. Ancak hasta hareketinden kaynaklanabilecek gorinti kusurlari
inceleme suresine bir sinir koymaktadir. Tipik bir goruntu icin (120 projeksiyonlu,
3600) projeksiyon basina gecen sure yaklasik 15-30 s civarinda olup toplam
goruntt toplama siresi 15-30 dakikadir.



Tomografik Bilgilerin Gosterilmesi

Tomografik goruntilemede vicut icerisindeki radyoaktivite dagilimi
transvers kesitler olarak elde edilir. Daha sonra bu farkh kesitler Ust lste koyularak
tc boyutlu bir gorinti elde edilir. Baska bir ifade ile vicut icerisindeki radyoaktivite
dagihmi tc boyutlu olarak gosterilir. Bu elde edilen goruntuleri bilgisayar ekraninda
gOstermek icin farkl yontemler kullanilmaktadir. Bunlar;

e Sine Gostermmi
e Sinogram

e Linogram



Sine Gosterimi

Belirli bir stre icerisinde farkli acilarda elde edilen gorintuler pes pese ve
hizli bir sekilde gosterilerek dinamik bir gorintt elde edilir. Sine gosterimi ile
inceleme sirasinda hasta hareketinin olup olmadigi veya goérus alaninin (FOV)
disina c¢ikilip cikilmadigl ve donme merkezi hatalari saptanabilir.

Detayli bilgi icin:
https://web.eecs.umich.edu/~fessler/course/516/l/c-tomo.pdf
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Sinogram Gosterimi

Farkli acilardan elde edilen projeksiyon bilgilerin tek bir goruntt olarak
gOsterilmesidir. Her bir projeksiyona ait goruntti matrisinin kaynak oldugu satirlar
secilerek ve st Uste yerlestirerek sinogram gorintist elde edilir. Sinogram
gorintisunde yatay eksen projeksiyon bilgilerini verirken dik eksen ise aglyi
gOstermektedir. Sinogram gosterimi ile sistem ve hastadan kaynaklanan hasta
hareketi ve donme merkezi gibi hatalar algilanabilmektedir.

Noktasal kaynak
icin farkl
acilardan alinan
projeksiyon

bilgilerinin
Sinogram ile
gOsterilmesi.

https://www.youtube.
com/watch?v=g7Rt
oY _7tU
https://www.youtube.
com/watch?v=5WzP
Nelx4Yw
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Linogram Gosterimi

Farkli acilardan elde edilen projeksiyon bilgilerini gdstermek amaciyla
kullanilan baska bir yontemdir. Her bir projeksiyona ait gorintd matrisinin tim
sutunlarini toplayarak tek bir sittin olarak kayit edilir. Elde edilen tim bu satinler
yan yana yerlestirilerek yeni gorinti (Linogram) matrisi elde edilir. Linogram
goOsterimi ile dusey yondeki hasta hareketi algilanabilmektedir.

Noktasal kaynak
icin farkl
acilardan alinan
projeksiyon
bilgilerinin
linogram ile
gOsterilmesi.

Detayl bilgi igin:

http://tech.snmjourna
|s.org/content/37/3/1

88.full.pdf
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Tomografik Goriintilerin
Filtrasyonu

Tomografik gorunttilemede farkh agilardan projeksiyon bilgileri toplanarak
bir goruntl elde edilir. Ancak bu gorunttlerde farkli nedenlerden kaynaklanan bir
cok artefakt ortaya cikmaktadir (Garaltt, yildiz artefakt, ring artefakt...). Boylece
goruntu kalitesi bozulur ve degerlendiriimesi cok zor olur. Ancak kesin ve dogru
sonuclar elde edilebilmek icin goruntu kalitesi yuksek olmalidir, bu nedenle gorunti
tzerine bir takim matematiksel iglemler uygulayarak artefaktlar ortadan kaldirilir. Bu
matematiksel islemlere filtrasyon denir. Filtrasyon isleminde farkli filtreler
kullaniimaktadir. Bu filtrelerin gorunti Uzerindeki etkisi bir filtreden digerine
degismektedir. Bazi filtreler, gorunti Gzerindeki gurultiyt azaltirken bazilar ise
kenar deteksiyonunu arttirici ve keskinleyici filtrelerdir. Tomografik goruntulerinde
en yaygin olarak kullanilan filtreler Butterworth, Hanning, Hamming, Gauss ve
Ramp filtrelerdir



KAYNAKILAR

e http://www.megep.meb.qov.tr/mte program modul/moduller pdf/Radyo
N%C3%BCkleid%20G%C3%B6r%C3%BCnt%C3%BCleme%20Cihazl
arv%C4%B1.pdf/

o http://www.toraks.orqg.tr/uploadFiles/book/file/262015105947-146.pdf

e Ankara Universitesi nukleer bilimleri enstitiist yiksek lisans tezi,
“Birlesik Bilgisayarl Tek Foton Emgsyon Tomografisi/Bilgisayarli
Tomografi (Spect/Ct) ile Birlesik Pozitron Emisyon
Tomografisi/Bilgisayarli Tomografi (Pet/Ct) Sistemlerinde Tomografik
Gorlntllere Sistem Yazilim Parametrelerinin Etkisinin incelenmesi’”,
Hikmet Osman
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