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OZET

YILDIZ O. “Cift Enerjili Kardiyak Bilgisayarh Tomografi ile Farklh Kontrast
Madde Protokollerinin Goriintii Kalitesinin Karsilastirilmas1”, Hacettepe
Universitesi Tip Fakiiltesi, Radyoloji Anabilim Dah, Uzmanhk Tezi, Ankara,
2023. Bu ¢aligmanin amaci kontrast maddenin miktar1 ve injeksiyon hiz1 degistirilerek
olusturulan farkli protokoller ile uygulanmis ¢ift enerjili kardiyak BT goruntilerinin
kalitesini  polienerjetik ve sanal monokromatik enerji duzeylerine gore
karsilastirmakti.

Caligmamiza 1 Ocak 2022-15 Eyliil 2022 tarihleri arasinda koroner arter
hastalig1 tan1 veya takibine yonelik kardiyak BT uygulanmasi i¢in yonlendirilmis
hastalar dahil edildi. Calismada 4 adet kontrast protokol grubu ve her grupta 50 hasta
olmak uzere toplam 200 hasta ve 200 inceleme yer aldi. Tum ¢ekimler, 40-140 keV
aras1 (10 keV araliklarla) monoenerjetik goriintiilerin olusturulmasina imkan veren ¢ift
kaynakl ¢ift enerjili BT cihaziyla yapildi. Tiim hastalarda, aort kokiinden kontrast
atentiasyonu (HU) ve giiriiltl; sol on inen arter, sirkumfleks arter ve sag koroner arterin
orta-distal kesimlerinden HU, sinyal-giiriiltii oran1 (SGO) ve kontrast-giiriiltii oran1
(KGO) olgtimleri yapildi. Goriintii kalitesinin subjektif degerlendirmesi igin 5-noktali
Likert 6lgegi kullanildi.

Monoenerjetik gorintilerde tiim kontrast gruplarinda aortta en yiiksek kontrast
ateniiasyonuna 40 keV, en diisiik kontrast ateniiasyonuna 140 keV diizeyinde; en
yiliksek giiriiltiiye 40 keV, en diisiik giiriltiiye ise 110 keV diizeyinde ulasildi.
Monoenerjetik goriintiilerde ayrica tiim kontrast gruplarinda her {i¢ koroner arterde de
en ylksek kontrast ateniiasyonuna 40 keV, en diisiik kontrast ateniiasyonuna 140 keV
diizeyinde ulasildi. Yine monoenerjetik gortntilerde tim kontrast gruplarinda da her
uc koroner arterde en yiksek KGO degerine 90 keV diizeyinde ulasilirken en yiiksek
SGO degerleri her ii¢ arter igin de farkli gruplarda farkli enerji diizeylerindeydi.

Monoenerijetik goriintiilerde tanisal koroner ateniiasyona (200-750 HU) ulasan
hastalar1 iceren ek analizler, yalnizca istatistiksel anlamli karsilagtirma i¢in yeterli
hasta sayisina ulasilan 40, 50 ve 60 keV diizeylerinde yapildi. Her {i¢ koroner arterde
de tim kontrast gruplarinda en yiiksek kontrast atentiasyonuna 40 keV, en diisiik
kontrast ateniiasyonuna 60 keV diizeyinde ulasildi. Her ¢ koroner arterde de tim
kontrast gruplarinda en yiiksek SGO ve KGO degerlerine 60 keV, en diisiikk SGO ve



KGO degerlerine 40 keV diizeyinde ulasildi. Tiim gruplardaki her i¢ koroner arterde
de enerji diizeyleri arasindaki kontrast atentiasyon ve KGO farki anlamliydi. SGO
degerlerinde ise yalnizca grup 2’de sirkumfleks arter i¢cin 40 ve 50 keV arasinda; grup
3’te her li¢ koroner arter i¢in 50 ve 60 keV arasinda anlamli fark yoktu.

Sonug olarak, farkli kontrast madde protokolleriyle ¢ift enerjili kardiyak BT de
monoenerjetik 40-60 keV diizeylerinde koroner arterlerde yeterli tanisal kontrastlanma
elde edilebilir. Monoenerjetik goriintiileme ile koroner arterler degerlendirilirken

incelemeye 60 keV goriintiilerle baslanmas1 en ideal ve hizli sonucu saglayacaktir.

Anahtar  kelimeler:  c¢ift  enerjili,  kardiyak,  bilgisayarli  tomografi,

monokromatik/monoenerjetik



ABSTRACT

YILDIZ O. “Comparison of Image Quality of Dual-Energy Cardiac Computed
Tomography with Different Contrast Agent Protocols”, Hacettepe University
School of Medicine, Radiology Department, Thesis in Radiology, Ankara, 2023.
The purpose of this study was to compare the quality of dual-energy cardiac CT images
applied with different protocols created by varying the amount of contrast agent and
injection rate, according to polyenergetic and virtual monochromatic energy levels.

Patients referred for cardiac CT for the diagnosis or follow-up of coronary
artery disease between January 1, 2022, and September 15, 2022, were included in our
study. The study included four contrast protocol groups and 50 patients in each group,
a total of 200 patients and 200 examinations. All acquisitions were made with a dual-
source dual-energy CT device that allows the creation of monoenergetic images
between 40-140 keV (10 keV intervals). Contrast attenuation (HU) and noise from the
aortic root; HU, signal-to-noise ratio (SNR), and contrast-to-noise ratio (CNR)
measurements were made from mid-distal parts of the left anterior descending,
circumflex and right coronary arteries in all patients. A 5-point Likert scale was used
for the subjective assessment of image quality.

In monoenergetic images, in all contrast groups, in the aorta, the highest
contrast attenuation was at 40 keV, and the lowest contrast attenuation was at 140 keV;
the highest noise was at 40 keV, and the lowest noise was at 110 keV. Additionally, in
monoenergetic images, in all contrast groups, the highest contrast attenuation was at
40 keV, and the lowest was at 140 keV in all three coronary arteries. Furthermore, in
monoenergetic images, while the highest CNR value was reached at 90 keV in all three
coronary arteries in all contrast groups, the highest SNR values were at different
energy levels for all three arteries in different groups.

Additional analyses involving patients who achieved diagnostic coronary
attenuation (200-750 HU) in monoenergetic images, were performed only at the 40,
50, and 60 keV levels, where the sufficient number of patients were reached for
statistically significant comparison. In all three coronary arteries, the highest SNR and
CNR values in all contrast groups were at 60 keV, and the lowest values were at 40
keV. The differences in contrast attenuation and CNR values among the energy levels

were significant in all three coronary arteries in all groups. On the other hand, in SNR



values, the differences among the energy levels were statistically significant except for
the difference between 50 and 60 keV for all three coronary arteries in group 3, and
between 40 and 50 keV for the circumflex artery in group 2.

In conclusion, with different contrast agent protocols, adequate diagnostic
enhancement in coronary arteries can be obtained in dual-energy cardiac CT at
monoenergetic 40-60 keV levels.While evaluating the coronary arteries with
monoenergetic imaging, starting the examination with 60 keV images will provide the

ideal and most rapid result.

Keywords: dual-energy, cardiac, computed tomography,

monochromatic/monoenergetic
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KISALTMALAR

BT Bilgisayarli tomografi

CTDI “CT dose index”

CX Sirkumfleks arter

CKBT Cok kesitli bilgisayarli tomografi
DLP “Dose-length product”

DM Diyabetes mellitus

EKG Elektrokardiyografi

FOV “Field of view”

G gauge

Gy Gray

HU Hounsfield Unitesi

J Joule

KAH Koroner arter hastaligi

KBH Kronik bobrek hastaligi

keV Kiloelektron volt

KGO Kontrast-giirtiltii orani

KIN Kontrast iligkili nefropati

KOAH Kronik obstriiktif akciger hastaligi
LAD Sol 6n inen arter

LAK Lineer ateniiasyon katsay1si

mAS miliAmper-saniye

MR Manyetik rezonans

ms milisaniye

mSv miliSievert

RCA Sag koroner arter

ROI “Region of interest"

SKK Sinif i¢i korelasyon katsayisi
SCCT Society of Cardiovascular Computed Tomography
SGO Sinyal-giiriiltii oran1

VKI Vicut-kitle indeksi

VMI “Virtual monoenergetic imaging”
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1. GIRIS

Kardiyak bilgisayarli tomografi (BT) koroner arter hastaligimin non invaziv
degerlendirmesinde en sik kullanilan yontem haline gelmistir (1). Gogiis agrisi
bulunan ve koroner arter hastaligi igin diisiik-orta risk grubundaki hastalarda kardiyak
BT nin duyarlilig1 ve negatif kestirim degeri yiiksektir (2). Ote yandan, bilgisayarli
tomografi incelemelerinde iyonizan radyasyon etkilenimi dikkate alinmasi gereken bir
sorundur. Yayginlasan BT incelemelerinde kontrast madde kullaniminin artmast,
kontrast madde iliskili nefropati (KiN) endisesini de &zellikle bobrek fonksiyonu
bozuk olan velveya Kkardiyopulmoner dekompansasyonu bulunan hastalarda
artirmaktadir. Klinik uygulamalarda, miimkiin olan en diigiik miktarda kontrast madde
ve radyasyon dozuyla optimal gorunti kalitesini elde edebilmenin énemi biyuktr.

Kardiyak BT incelemelerinde diger tiim BT ¢ekimlerinde oldugu gibi, optimal
goriintii  kalitesine ulasilmasi hem tanisal degerlendirmenin dogrulugu hem de
uygulanmasi gereken tedavinin gecikmemesi agisindan énem tasir. Bununla birlikte,
gorintii kalitesi uygulanan teknigin parametrelerine ve hastayla iliskili faktorlere bagl
degisiklik gosterir. Literatirde goruntu kalitesini optimize edebilmeye ydnelik
caligmalar bulunsa da koroner arter hastaligina siklikla eslik edebilen diyabetes
mellitus (DM), obezite, kronik bobrek hastaligi (KBH), kronik obstriiktif akciger
hastaligt (KOAH) gibi komorbid durumlar tek bir ¢ekim protokoliiniin
standardizasyonunu olanaksiz kilmaktadir (1-7).

Son yillarda, ¢ift enerjili BT adi verilen ve farkli enerji diizeylerindeki iki X-
151 spektrumu  kullanilarak  goriintii elde edilen teknoloji kontrast madde
protokollerinin optimizasyonunda yaygin olarak kullanilir hale gelmistir (1,8).

Bu ¢alismada amacimiz, ¢ift enerjili kardiyak BT kullanilarak farkli kontrast
madde dozu ve injeksiyon hizi ile uygulanmis protokollerin gorinti kalitesini

karsilastirmaktir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Bilgisayarh Tomografi

2.1.1. Genel bilgiler

Tomografi adin1 Yunanca tomos (dilim) ve graphia (yazi veya goriintii ile tanimlama)
kelimelerinin birlesiminden alan, demet haline getirilmis X-i1sinlar1 kullanilarak
incelenen cismin kesitsel goriintiisiiniin  olusturulmasi ilkesine dayanan bir
gorinttleme yontemidir (9). Bilgisayarli tomografi (BT) terimi ilk olarak 1970’lerin
baginda kullanilmistir ve “bilgisayarli” terimi bilgisayarlarin bu teknolojinin
gelisimindeki anahtar roliine vurgu yapmaktadir. Yillar igerisinde gelisimini siirdiiren
BT basit transvers duzlem goéruntilemesinden viicudun ii¢ boyutlu temsilini saglayan
iist diizey bir teknolojiye evrilmistir.

X-1ginlar1 farkli dokulardan gegerken farkli miktarlarda zayiflamaya ugrarlar.
Zayiflama X-1s1n1 demetindeki yogunlugun i¢inden gectigi obje tarafindan azaltilma
derecesidir ve zayiflamig X-1sinlar1 dedektorler tarafindan toplanarak sayisal verilere
cevrilir. Bilgisayarli tomografi goriintiisii 256x256, 512x512 veta 1024x1024 pikselli
matriks iizerinde elde edilebilir. BT de her bir pikselin dansite degerini -BT sayisini-
ifade etmek icin BT nin kasifi olarak kabul edilen Godfrey Hounsfield’in onuruna
Hounsfield tnitesi (HU) kullanilir. Suyun BT numarasi her zaman sifirdir. Bir
dokunun BT numarasi o dokunun ve suyun ateniiasyon katsayilarini iceren bir
denklemle ifade edildiginden ve bu ateniiasyon katsayilar1 foton enerjisine (keV) bagl
oldugundan tiip voltaji ve uygulanan filtrasyon tarafindan belirlenir (10). BT
numaralart siklikla -1024 ile 3071 araligindadir (4096 gri tonu) ancak bu degerler

tireticiler arasinda degiskenlik gosterebilir (Resim 2.1).

Doku Dansite (g/cm?) Ortalama HU degeri
Yag 0.92 —90

Beyaz cevher 1.03 30

Gri cevher 1.04 40

Kas 1.06 50

Kortikal kemik 1.8 1,000+

Resim 2.1: Cesitli dokularn ortalama HU degerleri



2.1.2. Donanim
Standart bir BT cihazi gantrinin ¢evresindeki X 1s1n1 tiipii, filtre, kolimator, dedektorler
ve hareketli masadan olusur (Resim 2.2).

Tipik olarak tiip voltaji 120 kV olsa da 70-140 kV arasinda cesitli degerler
uygulanabilir. X-1s1n1 tiipleri uzun siireler boyunca gerektiginde 1000 miliamper (mA)
gibi yiiksek diizeylerde calisabilmelidir. Tiip hasta etrafinda dondiik¢e taranan
anatomik bolgeye gore akiminin otomatik olarak degistirilebilmesi miimkiindiir.
Ornegin X-1sinlarmin kat etmesi i¢in daha kalin bir bélge tarantyorken tiip akimu artar.
X-151n1 tlipliniin anot-katot aks1 goriintiileme diizlemine dik olarak konumlanmustir.

X-1s1m1 demetini filtrelemek i¢in giliniimiizde tipik olarak 6 mm kalinlikli
aliiminyum kullanilir. Merkezde daha homojen bir 151n demeti elde edilmesi amaciyla,
filtreler ortas1 daha ince “papyon” sekilli de olabilmektedir.

Kolimasyon basitce kaynaktan c¢ikan X-iginlarinin incelenecek alanin
tamamini kapsayacak bir demet haline getirilmesi olarak tanimlanabilir. Kolimatorler
tipik olarak X-1sin1 tiipiinde bulunur ve tek sira dedektorlii sistemlerde ayrica kesit
kalinligin1 da belirler.

Dedektorler hastayr penetre eden 1silarin radyasyon dansitesini Olgen
bilesenlerdir. Uzaysal ¢oziiniirliigiin yeterince yliksek olabilmesi i¢in dedektorler
yeterince kii¢lik olmalidir. Solid dedektdrlerde en sik kullanilan materyal kadmiyum
tungstattir (CAWOa). Tek kesitli BT cihazlar1 aksiyel diizlemde dizilmis asag1 yukari
800 dedektorden olusur ve X-1s1n1 tlipiiniin bir tam turu ile ancak bir kesit alinabilir.
Cok kesitli (multidedektdr) BT cihazlarinda tiipiin bir tam turu ile ¢ok sayida goriintii
kesiti elde edebilir. Ornegin 64 kesitli bir BT 0.6 mm kalinlikl1 64 sira dedektdr dizisi

icerir ve 64 x 0.6 mm’lik (40 mm) alan1 kapsayan X-151n1 demeti olusur.



X-151n1 tiipl

‘ m———————— Filtre
=== Kolimatér

Y
‘

e Isin demeti

Dedektorler Hareketli masa

Resim 2.2: Bilgisayarli tomografi cihazinin temel bilegenleri (9)

2.1.3. BT nesilleri
Nesil ifadesi X-1s1mu tiipii ve dedektor tasarimlarindaki geometrik farkliliklar1 dikkate
alir.

Birinci nesil BT de X-1s1n1 tiipii ve tek dedektor bulunur. Taranan diizlemdeki
kesitin tamami 1ginlanana dek tlpun ve dedektoriin yatay hareketi sonrasi her ikisi de
1 derece dondurulir ve toplamda 180 derecelik doniis saglanana dek tarama devam
eder.

Ikinci nesilde birbirlerine gesitli acilarda yerlestirilen tek kesit dedektorler ile
yelpaze sekilli 151 demeti kullanilarak tarama siiresinin kisaltilmasi hedeflenmistir.
I1k ve ikinci nesil BT ler “don-tara-don-tara...” prensibiyle ¢aligir.

Uclincli nesilde hasta kesitinin tamamin1 kapsayacak genis bir ark seklinde tek
kesit yerlesen cok sayida kii¢iik dedektor sayesinde yatay eksende tarama ihtiyact
ortadan kalkmis ve tlip-dedektdr ikilisinin es zamanl bir tam tur doniisiiyle kesitler

elde edilmeye baglanmistir. Bir sonraki kesit i¢in gantri iginde masanin tarama



diizleminde yer degistirmesinin ardindan siire¢ tekrarlanir ve inceleme tamamlanana
dek devam eder.

Dordincu nesilde hastayr tek kesitte 360 derece gevreleyen dedektorler
sabitken yalnizca yelpaze sekilli X-1s1n1 demeti olusturan tiip hasta kesitinin tamamini
kapsayacak sekilde doner.

Besinci nesil elektron demeti tomografisidir ve elektron tabancasindan ¢ikip
sabit anoda dogru yonlendirilen elektron demeti hastay1 gecerek sabit dedektorlere
ulasir. Kardiyak goriintiileme i¢in gelistirilmis ancak yaygilasmamaistir.

Altinci nesilde tup-dedektor sistemi siirekli doniis halindeyken masa da gantri
icinde sabit hizla hareket eder. Bu nesil glinimuzde spiral (helikal) BT ismiyle
yayginlagmistir.

Giiniimiizde en yaygi kullanimda olan yedinci nesil ise cok kesitli BT (CKBT)
olarak da bilinir. Diger tiim nesillardan farkli olarak dedektorler birden fazla sirada
dizildiginden yelpaze sekilli degil de konik 151n demetiyle tarama yapilir. Ayn1 anda
daha fazla kesit alinabilmesi ve haliyle daha genis alanin taranabilmesine olanak
tanimasiyla inceleme siiresini dramatik olarak kisaltirken hastanin radyasyon
etkileniminin de 6nemli 6l¢iide azalmasini saglamistir (11). Taranan hasta dizlemine
paralel olarak yerlesen ¢ok sirali dedektorlerin genislikleri degistirilerek kesit kalinligi
da ayarlanabilir.

Diiz panel BT bir diger gorece yeni sayilabilecek uygulama olup cok sira
dedektor yerine genis alan dedektorii kullanarak X-1smi1 tlipliniin tek doniisiiyle
ilgilenilen tiim alanin taranabildigi bir yontemdir. Floroskopik incelemelere firsat tanir
ancak gorintileme daha fazla zaman aldigindan rutin klinik kullanimi girisimsel ve

intraoperatif uygulamalarla sinirhidir.

2.2. Cift enerjili BT

2.2.1. Genel bilgiler

Bilgisayarli tomografide elementer yapilari oldukga farkli dokular birbirine yakin hatta
birbiriyle ayn1 BT dansitesine (HU degeri) sahip olabildiginden birbirlerinden ayirt
edilmeleri oldukca gii¢lesebilmektedir. Bunun klasik 6rnegi kalsifik plak ile iyotlu
kontrast madde igeren damarin ayrimida karsimiza ¢ikar. EK olarak, kontrastlanma
0zelligi degerlendirilmek istenen bir lezyon veya dokunun ortalama BT degeri sadece

iyota bagli kontrastlanmay1 degil, o dokunun kendi dansite degerini de i¢erdiginden



ayrim iyice zorlasir. Bu zorluklarin nedeni vokselde Olgiilen BT degerinin dokunun
fiziksel dansitesi ve dokuyla etkilesen fotonlarin enerjilerinin bir fonksiyonu olan
ancak dokuya da 6zgii olmayan lineer ateniiasyon katsayisiyla (LAK) iliskili olmasidir
(8). Belirli bir enerji diizeyinde farkli iki dokunun LAK’1 ayn1 olabilir ve bu da o enerji
diizeyinde bu dokularm ayrimlarini imkansiz kilar.

Cift enerjili BT’de dokular ikinci bir enerji diizeyindeki X-iginlariyla da
goriintiilenir ve birbirlerinden ayrilmalar1 miimkiin hale gelir. Ornegin 100 keV ile
yapilan goriintiilemede kemik ve iyot icin LAK ayni olacak ve bu iki materyal
birbirinden ayrilamayacakken ek olarak 50 keV gibi ikinci bir enerji dizeyinde
gorlintiilleme yapilarak ayrimlar1 saglanabilir. Medikal X-151m1 tiipleri yalnizca
polienerjetik spektrum (birden fazla enerji diizeyinde 1smin bir arada bulunmasi)
uretebilse de temel prensip budur. Cift enerjili ile farkli materyallerin ayrilabilecegi
prensibini ilk olarak 1973 yilinda Godfrey Hounsfield 6ne siirmistiir.

Farkli teknik yaklasimlar ile ¢ift enerjili verisinin elde edilebilmesi
miimkiindiir. Bunlarin giinlimiizde en yaygin olarak kullanilanlari hizli voltaj degisim
teknigi, cift X-1511 kaynagi kullanilan teknik ve farkli voltajlara duyarl ¢ift katman
dedektor kullanilan tekniktir.

Cift enerjili BT nin 6nemli klinik kullanimlari arasinda perfiizyon analizi i¢in
iyot haritas1 olusturma, sanal kontrastsiz goriintiilleme, sanal kalsiyumsuz
goriintiileme, sanal monoenerjetik goriintiileme yer alir (12). Tim bu uygulamalar
farkli cift enerjili teknikleri kullanilarak elde edilebilmektedir.

2.2.2. Fizik prensipleri

Tanisal enerji araligindaki X-1s1m1 fotonlari diistiniildiigiinde dokular ile etkilesimleri
temel olarak iki prensiple iligkilidir: fotoelektrik etki ve Compton etkisi (13-15).
Fotoelektrik etki olasiligina foton enerjisi ve dokunun atom numarasi etki ederken
Compton etkisi foton enerjisinden bagimsizdir.

Bir atomun en i¢ tabakasindaki (K tabakasi) elektron, baglanma enerjisine esit
ya da ondan hafifce daha yiiksek enerjili bir foton tarafindan koparilir (fotoelektron
olusumu) ve foton enerjisini yitirir. Bir dis tabakadaki (L tabakas1) elektron i¢ tabakada
bosalan yeri doldururken agiga karakteristik radyasyon ¢ikar. Bu fotoelektrik etkidir.
Bir elektronun K tabakasindaki baglanma enerjisi her atom icin spesifiktir ve atom

numarastyla dogru orantilidir. Iste fotoelektrik etki de ilgili dokunun K degerindeki



enerji diizeyindeki fotonlarla en fazlayken foton enerjisi arttikga fotoelektrik etki
olasilig1 azalir.

Compton sagilmasinda ise fotonlar bir atomun en dis tabakasindaki
elektronlarla c¢arpistiktan sonra enerjilerinin tamamini yitirmezler ve sagilirlar.
Compton sa¢ilmast ihtimali atomun fiziksel dansitesi ve daha zayif olarak foton
enerjisiyle iligkiliyken atom numarasindan bagimsizdir.

Her bir voksele dahil olan tiim atomlarin ortalama atom numarasina efektif
atom numarast (Zefektif) adi verilir. Farkli atomlar igeren dokularin X-iginlar1 ile
etkilesiminde BT numaralarini Zefexiit belirler. Boylece Cift enerjili BT de iki farkli X-
111 spektrumundaki farkli ateniiasyon degerleriyle dokular birbirinden ayrilabilir
(15). Bu prensip sayesinde, K degerleri birbirlerininkinden yeterince ayristigi siirece
farkl iki doku birbirlerinden rahatlikla ayrilabilecek ve harici tiim dokular bu ikilinin
bir bilesimi olarak goriintulenecektir (13).

Bir dokunun farkli enerji diizeylerindeki X-1smlar1 ile farkli etkilesimleri o
dokuya 6zgiidiir. Iyot, kalsiyum, iirik asit ve suyun Gift enerjili BT oram bilinir; bu
oran bir materyalin diisik ve yuksek kilovolt enerji ¢ifti dizeylerindeki BT
numaralarinin birbirine boliinmesiyle elde edilir (12). Ornegin, 80 ve 140 kVp
diizeylerinde iyotlu kontrast maddenin oran1 2 (600 HU/300 HU) iken bu oran kemik
icin 1.5°tir (800 HU/533 HU). Bu oranlarin bilinmesiyle ilgili enerji diizeylerinde ilgili
materyale ait sinyalin tamamen yok edilmesi bile miimkiindiir (bkz: sanal kontrastsiz
goruntileme).

2.2.3. Farkh ¢ift enerjili BT teknikleri

Tek bir foton kaynagimin gantrinin bir doniistinde 0.25 msn gibi oldukca kisa bir siirede
iki farkli enerji diizeyindeki X-1sinlar1 arasinda gegisiyle karakterize hizli pik-kilovolt
degisimi teknigi 1980’lerde ilk kullanildiginda aymi zamanda ilk c¢ift enerjili BT
uygulamasiydr (8,12,15,16). Gunimizde General Electric (GE) firmasi tarafindan
Gemstone Spectral Imaging adi altinda kullanilan bu ¢ift enerji tekniginde 80 ve 140
kV diizeylerinde iki enerji spektrumu s6z konusudur. Veri setleri neredeyse ayni anda
elde edildiginden zamansal ¢ozinlrlik yiiksektir. iki spektrum da ayni tiipten
kaynaklandigindan goriintiilenen alan (“field of view: FOV”’) homojendir.

2000’li yillarda uygulamaya giren ¢ift kaynakli ¢ift enerjili BT tekniginde

birbirine 90 derece agiyla yerlestirilmis ve farkli voltajlarda c¢alisacak iki X-1sin1



tlplniin ayn1 zamanda kendilerine ait dedektorleri bulunur (8,12,15,17). Ginimizde
Siemens firmas1 tarafindan kullanilan bu teknikte kaynaklar ayni1 anda
calistirilabildiginden ve gantri dOniisiiniin  dortte biri  siiresinde  goriintii
yakalanabildiginden zamansal c¢6zlnlrlik oldukca yiksektir. Gantrideki yer
kisithligindan otiirii dedektorlerden bir tanesi tiim goriintiileme alanint (50 cm
capinda) kapsarken digeri yalnizca daha kii¢iik (25 cm ¢apinda) alani tarayabilir.

Diisiik ve yiiksek enerjili fotonlar i¢in farklr sintilasyon duyarliligina sahip iki
dedektor katmanindan olusan gift-katman dedektor ¢ift enerjili BT tekniginde diisiik
enerjili fotonlar ylizeyel katmanda sogrulurken bunu penetre eden yliksek enerjili
fotonlar derin katman ile etkilesir (8,12,15,18). Gliniimiizde Philips firmasi tarafindan
kullanilan bu teknigin avantaji her iki spektrumdaki veri setinin ayni anda iglenmesi
ve cift enerji bilgisinin retrospektif olarak her tarama i¢in mevcut olmasidir.

Canon firmasi tarafindan kullanilan Gift enerji helikal tarama tekniginde ise
gantrinin her doniisiinde tek X-1511 tiiplinden diisiik ve yiiksek enerjili foton
spektrumlar1 arasinda gegis yapilarak goriintiiler elde edilir (13,15). Ayn1 Kesitin iki
farklh goriintiilemesi bir tlip rotasyonu siiresi dek gecikme gerektirdiginden hareket
artefaktlar1 ve kontrast konsantrasyonunda ufak farkliliklar kaginilmaz olabilmektedir.

Farkli tireticilerin ¢ift enerjili BT tekniklerine ait temel 6zellikler Resim 2.3°te

verilmistir.
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Resim 2.3: Dort farkli ¢ift enerji tekniginin sematik sunumu (13)

2.2.4. Spektral BT

Geleneksel BT dedektdr sistemlerinde fotoelektronlar dedektordeki seramik
sintilatorde enerjileriyle orantili olarak sintilasyon 15181 olusturur ve bu 1518
fotodiyotlar tarafindan toplanip elektrik akimina doniistiiriilmesiyle dijital gorinti
bilgisi elde edilir. Oldukc¢a yeni bir teknoloji olan foton-sayma dedektorlerinde ise
(spektral BT) yari-iletken kadmiyum telliirit ile ayrilmis katot ve anot arasinda
elektron ciftleri olusur ve elektrik akimi direkt olarak elde edilir. Bu teknolojide her
foton goriintii olusumuna katkida bulunur ve fotonlar enerji diizeylerine gore belirli
esik degerleri (6r. 25 keV, 50 keV, 75 keV...) gectikce farkli enerji diizeylerinde
goriintiiler olusturulur. Basitlestirilecek olursa, ¢ift enerjili BT de iki farkli enerji
diizeyinde goriintiileme yapilirken spektral BT de ¢ok sayida enerji diizeyinde goriintii
olusturulur. Tiim fotonlar goriintii olusumuna katkida bulundugundan elektronik
guriiltii olusmaz. Dedektor piksellerinin geleneksel dedektorlere gére daha kicuk
boyutlu olmasi1 da ayni radyasyon dozunda daha yiiksek uzaysal c¢oziintirlik

sagladigindan foton-sayma teknolojisi koroner arterlerin degerlendirilmesinde biiyiik



avantaj saglar (13,19). Klinik uygulamalarda teknigi geregi tiim incelemelerde spektral
goriintii bilgisi saglamasimin yaninda c¢ift enerjili BT nin sundugu tiim uygulamalari
daha yuksek uzaysal rezolusyon ve daha az girtltiyle sunabilen bu teknoloji vicut
kitle indeksi yliksek hastalarin, koroner stentlerin, kulak gibi oldukea kiigiik anatomik
yapilar igceren bolgelerin degerlendirilmesi igin de idealdir (20,21).

2.3. Kardiyak BT

2.3.1. Genel bilgiler

Cok kesitli bilgisayarli tomografinin (CKBT) 6zellikle de 64 ve iistii kesitli dedektor
sayilartyla yayginlagmasiyla hem uzaysal ve zamansal ¢oziiniirligiin iyilestirilmesi
hem de izotropik voksellerle goriintileme miimkiin hale gelmistir (13,22). Bu
cihazlarla artik kalp ve koroner arterler hareketten arindirilmis olarak
goruntilenebilmektedir. Kardiyak BT veya koroner BT koroner arterlerin ve kalbin
anatomisinin incelenebilmesi i¢in gelistirilmis olsa da giincel teknolojik gelismeler
sayesinde bunlardan ¢ok daha fazlasimin degerlendirilebilmesi miimkiindiir.

Kardiyak BT gogiis agrisi olan ve koroner arter hastaligr (KAH) i¢in diistik-
orta risk profiline sahip hastalarin degerlendirilmesi i¢in yUksek duyarliligi ve negatif
kestirim degeriyle bugiin altin standart noninvaziv goriintiilleme yontemidir (1—
3,13,22,23). EKG’si normal veya non-diyagnostik olan hastalarda, Kkardiyak
belirtegleri normal veya siipheli olan hastalarda, bilinen kalp hastaligi olmayan bir
hastada akut olmayan gogiis agris1 varliginda, egzersiz yapamayan veya stres testi
uygulanamayacak diisiik-orta risk profilindeki hastalarda glvenle uygulanabilir.
Ayrica koroner arter veya diger torasik damar anomalilerinin degerlendirilmesinde,
koroner arter by-pass greftlerinin degerlendirilmesinde, koroner arter hastaligi igin
orta risk grubundaki bir hastanin non-kardiyak cerrahisi 6ncesi koroner arterlerinin
degerlendirilmesinde, 6nceki incelemesi normal ancak semptomlar1 yeni ortaya ¢ikan
veya kotiilesen hastalarda da kardiyak BT endikasyonu vardir. Bununla birlikte,
nefrotoksik kontrast madde ve radyasyon gereksinimi koroner BT kullanimina bir
takim sinirliliklar getirir. Standart bir koroner BT incelemesinde radyasyon dozu rutin
kateter anjiyografiye gore daha yiiksek olabilmektedir. Son yillardaki teknolojik
gelismeler 15181nda olusturulan yeni koroner BT anjiyografi protokolleri sayesinde

sub-miliSievert (mSv) diizeyine dek doz azaltimi yapilabilmektedir. Bu doz azaltim
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teknikleri arasinda  prospektif  “step-and-shoot” tarama teknigi, iteratif
rekonstriksiyon, yiksek pitch ile tarama gibi segenekler yer alir (23).

2.3.2. Gorunta kalitesini etkileyen faktorler

2.3.2.1. Kontrast ve kontrast ¢oziiniirliigii

Radyolojik kontrast (K) birbirine komsu alanlardaki sinyal farkidir. Kontrast
¢cOziinlirliigli ise bir modalitenin komsu dokularin kontrastin1 ayirt edebilme
yetenegidir (9,24). Bilgisayarli tomografide intrinsik kontrast rezoliisyonu yiiksek
degildir ¢iinkii farkli dokularin X-1g1n1 atentiasyonlar1 arasindaki fark diisiiktiir. BT de
kontrast rezoliisyonunu artirmanin temel yolu iyotlu kontrast madde kullanimidir (25).
Intravendz kontrastin ateniiasyonunun artirilmasi saglanarak (ér. tiip voltajmni
azaltmak) ya da goriintiideki giiriiltii azaltilarak (6r. tiip akimini artirmak) kontrast
rezoliisyonu optimize edilebilir. Koroner BT de kullanilan IV kontrast miktar1 ve/veya
injeksiyon hizinin artirilmasi intravaskiiler ateniiasyonunu artirir ancak nefrotoksisite
riski g6z ontinde bulundurulmalidir. Cok yuksek intravaskuler kontrastlanmadan da
kalsifik plaklarin saptanmasini giiglestirebileceginden kaginilmalidir.

2.3.2.2. Guraltu

Giiriiltii, goriintiilenen yapilarla iliskisi olmayan ve tiim goriintiiye dagilmis olarak
gozlenen istenmeyen sinyal olarak tanimlanabilir. Giiriltiiniin temel nedeni
dedektoriin farkli noktalarina, dolayisiyla her bir voksele ulasan rastgele foton
sayisinin homojen olmamasidir ve goriintiide graniilasyon, beneklenme olarak temsil
edilir. Goriintiiyii olusturan pikseller tarafindan absorbe edilen ortalama foton
sayisinin M oldugu bir senaryoda, rastgele meydana gelen olaylardaki varyasyonun
istatistiksel olarak ortalamanin karekokii olacagi dikkate alindiginda goriintiideki
giiriiltii VM ile ifade edilebilir (9). Siklikla diisiik radyasyon dozlarinda gériintiileme
yapildiginda belirgindir. Tiip akimi ve voltaji artirilarak azaltilabilir ancak bu
girisimlerin radyasyon dozunu artiracagi da unutulmamalidir (24). Guraltd kavrama,
sinyal-giiriiltii oran1 (SGO) ve kontrast-giirtiltic oram1 (KGO) gibi koroner BT’de
goriintii kalitesini belirleyen temel diger kavramlarin anlagilmasinda oldukga kritiktir.
2.3.2.3. Sinyal-giiriiltii orani1 (SGO)

Radyolojik goriintiideki kaliteden bahsederken tek basma giiriiltiiden ziyade sinyal-
giirlintli oranindan bahsedilir ve anatomik yapidan Olglilen gergek sinyalin (BT

numaras1 veya HU) gériintiideki giiriiltiiye orani olarak tanimlanabilir. Tiip akimimin
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artirtlmasiyla giiriltii azalacagindan sinyal-giiriiltii oran1 da artar. BT de sinyali artiran
kontrast madde uygulamasi veya tiip akim voltajinin azaltilmasi1 da bu orani artirir.
Koroner BT de her koroner arter i¢in (Kkoroner/gurultti) formtluyle hesaplanabilir.
2.3.2.4. Kontrast-giiriiltii oram (KGO)

Kontrastin artirilmasi veya giiriiltiiniin azaltilmasiyla farkli yapilarm birbirinden daha
kolay ayrilmasi saglanabilse de bu ayrimi belirleyen yalnizca kontrast veya giiriiltii
degildir. Gorlintiilenmek istenen alandaki dokular arasi kontrastin giiriiltiiye orani,
kontrast-giiriiltii orani, goriintii kalitesinin rolatif bir belirleyicisidir (24). Dolayisiyla
kontrastt artiran ve/veya giiriiltilyli azaltan her miidahale bu orani artiracak ve
dolayisiyla da goriintii kalitesi artacaktir. Koroner BT yapilirken koroner arterler ile
epikardiyal yag dokusu arasindaki kontrast farkinin goriintiideki giiriltiiye orami
[(Kkoroner arter - Kepikara)/gliriiltii] kullanilir ¢iinkii belirli istisnai durumlar haricinde
koroner arterleri ¢evreleyen ve dolayisiyla aralarinda kontrast farkinin en 6nemli
olacag1 doku epikardiyal yag dokusudur.

2.3.2.5. Uzaysal ¢cozunarluk

Kontrast dokularin daha biiyiik 6l¢ekte ayrimiyla alakali bir kavramken kiigiik
detaylar1 gorebilmek uzaysal ¢oziiniirliikle ilgilidir (9). Tanim olarak, farkli dansitede
ve birbirine yakin yerlesimli iki yapinin birbirinden ayrilabilmesi seklinde ifade
edilebilir ve yiksek uzaysal rezolusyon yuksek goriintu kalitesi demektir. Koroner
BT’de uzaysal ¢Oziiniirliik oldukg¢a yiiksektir ve bu modalitenin en gii¢lii yanini
olusturur (25). Z dizleminde 0.5-0.625 mm ¢o6ziiniirliige sahip olan BT cihazlari ile
0.5x0.5 mm’lik matriksler kullanildiginda izotropik vokseller elde edilir ve bu diizgiin
cok duzlemli rekonstriiksiyonlar olusturabilmek igin sarttir. Cok kesitli BT lere gore
daha ylksek uzaysal ¢ozlnurlik sunan diiz-panel BT neslinde zamansal ¢oziindrlipin
oldukga diisiik olmasi1 kullanimini kisitlamaktadir.

2.3.2.6. Zamansal ¢ozunarluk

Zamansal ¢oziniirlik hizli hareketli objelerin yakalanarak goriintiilenebilmesi
yetenegidir ve bir kameranin deklangor hiz performansina benzetilebilir (25). Birgok
viicut bolgesinde organlarin  hareketsizliginden veya istemli hareketin
durdurulabilmesinden 6tiirli 6nemsiz olsa da kardiyak BT de, 6zellikle de yalnizca
intrinsik kardiyak hareketin minimal oldugu anlarda goriintiilenebilen koroner arterler

degerlendirilmek istenirken hayati 6neme sahiptir. Diyastol ortasi (diyastaz) ve sistol
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sonu (izovoliimetrik relaksasyon) kalbin gorece hareketsiz oldugu (koroner arter
hareketinin 1 mm’den az olmasi seklinde tanimlanabilir) periyotlardir ve buralarda
elde edilen rekonstriiksiyonlar ile daha yuksek goruntu kalitesi elde edilebilir.

2.3.3. Doz ve doz ile iliskili kavramlar

Radyasyon i¢in doz kavrami ilaglardan bahsederken kullanilan doz kavramindan
oldukca farklidir. Radyasyon dozu ifadesi tek bir antite degildir; farkli 6lgiimleri ve
birimleri olan karmasik bir konudur.

Absorbe edilen doz iyonizan radyasyonun ismlanan maddeye kiitlesi basina
depoladigi enerji miktaridir (11,26). Birimi kilogram basina joule (J) i¢in belirlenmis
olan gray (Gy)’dir: 1 Gy =1 J/kg = 100 rad. Olas1 biyolojik etkileri ifade etmek i¢in
uygun bir gosterge degildir. Or. ayni enerji diizeyindeki alfa parcacik radyasyonu foton
radyasyonundan ¢ok daha fazla biyolojik etki olusturacaktir.

Esdeger doz farkli radyasyon tiirlerinin biyolojik hasar olusturma
potansiyellerine gore sahip olduklar1 radyasyon agirlik faktorleriyle sogrulan dozun
carpimidir. Birimi kilogram basina joule i¢in belirlenmis olan sievert (Sv), geleneksel
birimi ise rem’dir: 1 Sv=1 J/kg =100 rem.

Efektif doz biyolojik dokularin iyonizan radyasyon duyarliligina gore sahip
olduklar1 doku agirlik faktorleriyle esdeger dozun ¢arpimidir (11,26). Birimi esdeger
doz ile aynidir (Sv ve rem). Basitce, bir hastanin X-1511 incelemesinde ne kadar
radyasyon aldigini belirleyen temel kavramdir.

Toparlanacak olursa, absorbe edilen doz iyonizan radyasyonun dokuya
aktardig1 enerjiyi (Gy); esdeger doz bu enerjinin biyolojik hasar olusturma
potansiyelini (Sv); efektif doz ise dokularin radyasyon duyarliliklarina gére enerjinin
dokuda olusturdugu riski (Sv) gosterir (11).

Bilgisayarli tomografi tibbi goriintiilemede radyasyon dozu en yiiksek olan
incelemelerden birisidir. Kendine has geometrik prensiplerinden 6turi de radyasyon
dozu konusunda spesifik parametrelere sahiptir.

Pitch gantrinin bir doniisiinde sedyenin ilerleme mesafesinin kolime edilmis
X-1s1n1 demetinin kalinhgina (tek kesit dedektorlii cihazlarda kesit kalinligi) oranidir
ve hastanin aldig1 radyasyon dozu iizerinde direkt etkilidir (26,27). Spiral taramada
15s1n demeti hasta ¢evresinde helikal olarak doniis yapar ve bu doniis esnasinda hastanin

gantriden ne kadar hizli gectigini gosteren bir kavramdir. Pitch arttik¢a inceleme siiresi
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kisalir, birim basina diisen foton sayis1 azalacagindan goriintii kalitesi azalir, hastanin
aldig1 radyasyon dozu diiser. Pitch 1’den az oldugunda ise ardisik X-1511 demetleri iist
iiste bineceginden ¢akisma olur, inceleme siiresi uzar ve hasta dozu artar. 320 ve UstU
kesitli BT cihazlarinda kalbin tamami gantrinin tek bir doniisii siiresinde bile
goriintiilenebileceginden masa hareketi gerekmez ve pitch kavramindan séz edilmez.
Cift-kaynak cift enerji teknigi kullanildiginda ise birim zamanda toplanan veri iki
katina ¢ikacagindan pitch artirilarak hastanin alacagi radyasyon daha da azaltilabilir.

BT doz indeksi (“CT dose index, CTDI”) gantrinin bir doniisiinde birim
mesafeye diisen dozu ifade eder. Taranacak alanin uzunluguyla BT doz indeksinin
carpimi doz-uzunluk ¢arpimini (“dose length product, DLP ") Vverir.

Bilgisayarli tomografide efektif doz hesaplanirken hastanin erigkin ya da gocuk
olusuna ve goriintiilenen anatomik bolgeye gore belirlenmis ¢evrim katsayilar1 vardir.
Kardiyak BT’de rutin klinik uygulamalar i¢in Onerilen gevrim katsayisi tiim toraks
gorintiilemelerinde oldugu gibi 0.014 mSv/mGy.cm iken son yillarda koroner
goriintiilemede efektif dozun daha yiiksek oldugunu ve ¢evrim katsayis1 olarak 0.026
mSv/mGy.cm degerinin kullanilmas1 gerektigini gosteren calismalar mevcuttur
(28,29).

Radyasyon dozunu belirleyen faktorler X-1smni1 enerjisi (kV), tiip akimi (mAs),
incelementin siiresi, kesit kalinligi, goriintiilenen alanin/objenin kalinligi, pitch ve tlp
akim modiilasyonu gibi doz azaltict yontemler seklinde toparlanabilir.

2.3.4. Kardiyak BT teknikleri

Yiiksek uzaysal ve zamansal ¢oziiniirliik ortak noktalariyla birlikte farkli kardiyak BT
teknikleri farkli avantaj ve dezavantajlara sahiptir. X-1smlar1 kullanilarak
yapilabilecek en ugrastirici incelemelerin basinda gelen kardiyak BT ile adeta BT
cihazlarinin smirlar1 zorlanmakta ve teknolojik gelismelerle her giin konvansiyonel
anatomik degerlendirmelerden daha fazlasinin elde edilebilmesi amaglanmaktadir.

Secilecek teknik ne olursa olsun amag kardiyak hareketten arinmig bir goriintii
elde etmektir.

Tek X-1gm1 tiipliyle yapilan kardiyak BT’de zamansal ¢Oziiniirlik gantri
rotasyon siresinin (~270 ms) yarisi iken ¢ift-kaynak ¢ift enerjili BT de bu siire gantri
doniis stiresinin dortte birine iner. Tim bunlara ragmen kardiyak hareketin

“dondurulabilmesi” i¢in gereken silire 50 msn’in de altinda oldugundan EKG
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tetiklemeli goriintiileme ile hem zamansal rezoliisyonun gelistirilmesi hem de harekete
bagl artefaktlarin en aza indirilmesi amaglanmistir (30).

EKG lzerinde kalp siklusu tarif edilecek olursa P-R aralig: atriyum sistolund,
QRS-T kompleksi ise ventrikil sistolini temsil eder ve T dalgasmin bitisiyle bir
sonraki P dalgasi arasinda ventrikuller diyastoldedir. EKG-tetiklemeli BT cihazlar1 R
piklerini taniyabilir ve R-R aralig1 bir siklus olarak kabul edilir (27,30). Bu siklus
yiizde skalasia yerlestirilecek olursa eger sistol sonu izovoliimetrik relaksasyon
periyodu ortalama %30-40, diyastaz-diyastol sonu ise %70’ine denk gelir ve bu
araliklar kardiyak goriintiileme i¢in en ideal hareketsizligi saglar (Resim 2.4). Kalp
hiz1 arttiginda diyastol sistolden daha fazla kisalacag i¢in tagikardik hastalarda eger
hiz kontrolii saglanamiyorsa sistol sonu rekonstriiksiyonlar1 daha kaliteli goriintii
saglayabilir.

10% 70%

Q
S

Resim 2.4: Kardiyak BT siklusuna gére EKG’de sistol ve diyastol (30)

2.3.4.1. Prospektif EKG-tetiklemeli
BT cihazi X-1s1mu tiipii inaktif halde EKG’yi takip eder ve her R dalgasindan sonraki
belirlenmis bir siirede, genellikle de diyastol ortasinda, oldukca kisa siireli bir tarama
yaparak goriintii olusturur. Gantrinin her ilerleyisinde bu asama tekrarlanir. Bu
nedenle bu teknik “step-and-shoot” olarak da bilinir. Goriintiiniin alindig1 ¢ok kisa
pencere haricinde X-1sin1 tiipii kapali oldugundan radyasyon dozunun énemli 6lgiide
azaltilabilmesi en 6nemli avantajidir (Resim 2.5).

Kardiyak siklusun yalnizca kisa bir boliimiinde goriintiilleme yapildigindan
fonksiyonel bilgi edinilmesi s6z konusu degildir. Bu teknigin bir diger dezavantaji,

cihaz R-R araliklarinin diizenli oldugunu varsayarak tarama yaptigindan aritmi
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varliginda istenilenden daha erken veya gec¢ olusturulmus goriintiide hareket

artefaktlarinin ka¢iilmaz olmasidir.

Prospektif EKG tetiklemeli BT

Standart "step-and-shoot" teknigiyle tarama

- - -

EKG -l X-ray P Masa EKG ‘ X-ray
analizi  { AkTiF i hareketi analizi { AKTIF i

EKG | : | (xrayinaktif) | : : |

- - — - i 4
! —. y ¥ |
R

Resim 2.5: Prospektif EKG-tetiklemeli kardiyak BT semasi (27)

2.3.4.2. Retrospektif EKG-tetiklemeli

Bu modda X-1s1mu tiipii devamli olarak aktiftir ve gantri spiral modda hareket ederken
EKG sinyalleri de cihaz tarafindan siirekli olarak toplanir. Kalp siklusuna ait bilgiler
goriintli  olusturulurken kullanildigindan yani EKG bilgisi retrospektif olarak
goruntiiyle birlestirildiginden bu ismi almistir. Tiim siklus boyunca kalbin tamam
goriintiilenmis oldugundan fonksiyonel bilgi de toplanmasi gibi bir avantaja sahiptir.
Dolayisiyla fonksiyonel degerlendirme gereken ancak herhangi bir sebepten MR
uygulanamayan hastalarda bu teknige bagvurulabilir. Ek olarak, aritmi varliginda ayn1
alana ait farkli siklus periyotlarindan edinilmis bilgileri rekonstriikte edebilme imkant1
vermesiyle artefaktlarla basa ¢ikilabilir. Bununla birlikte, hasta siirekli 1sinlandigindan
prospektif teknige gore radyasyon dozu ¢ok daha yiiksektir.

EKG-kontrollii tiip akim modiilasyonu yontemi ile retrospektif incelemelerde
hasta dozunun azaltilmasi saglanabilir (23). Bu yontemde yiiksek tiip akimi yalnizca
koroner arterlerin goriintiilenmeye uygun oldugu kisa bir aralikta uygulanir (siklikla
diyastol ortasi), goriintii rekonstriikksiyonunda kullanilmayacak diger fazlarda tiip

akimi oldukga diisiik tutulur. Radyasyon dozu standart retrospektif yonteme gore
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yariya yakin azaltilabilse de yeterince diisiik kalp hizi ve diizenli ritm gerektirmesi
kullanimin1 kisitlamaktadir.

2.3.4.3. Yuksek pitch ile prospektif EKG-tetiklemeli (FLASH)

Cift kaynak X-1sin1 kullanilarak kalbin tamaminin tek bir kardiyak siklusta (250 ms)
goriintilenmesini saglayan yeni bir yontemdir. Pitch degeri genellikle >3 oldugundan
inceleme olduk¢a hizlidir ve elde edilen goriintiilerden zamansal rezoliisyonu oldukga
iyi rekonstriiksiyonlar olusturulabilir. Yine yiiksek pitch degerinden dolay1 kesitlerin
Ustiste binmesi s6z konusu degildir ve radyasyon dozunda da dramatik diisiis saglar.
Siemens markasinin ¢ift kaynakli cihaz modelinden (Siemens Definition Flash,
Siemens Healthcare, Forchheim, Germany) adini alan bu teknik ile olduk¢a kisa
stirede, goriintii kalitesinden 6diin vermeden ve radyasyon dozu ¢ok diisiik incelemeler
yapilabilir (31).

2.3.5. Kontrast injeksiyonu

Koroner arter ateniiasyonu tanisal performansm direkt belirleyicisidir. Yiiksek iyot
akisinin saglanabilmesi koroner arterlerde maksimal kontrastlanma igin gerekli ve
oldukga 6nemlidir. Ideal bir injeksiyon protokolii yeterli ve tiim koroner arterlerde
homojen kontrastlanma saglayabilmeli, hastalar arasindaki ateniiasyon farkint minmal
tutabilmeli, kolay uygulanabilmeli, ucuz olmali ve hasta konforunu bozmamalidir
(32).

Kardiyovaskiiler Bilgisayarli Tomografi Cemiyeti (“SCCT”) kontrast
protokoliiniin belirlenmesinde ¢ekim siiresi ve hastanin fiziksel 6zelliklerinin dikkate
alinmasini tavsiye eder (33). Bununla birlikte, kardiyak BT uygulamalari i¢in standart
bir takim parametreler mevcuttur. Tipik olarak kontrast madde hacmi 50-100 mL
arasinda ve yiiksek iyot konsantrasyonlu olmalidir (320-400 mgl/mL). Ylksek
konsantrasyon saglayabilmek i¢in injeksiyon hizi da yiiksek (en az 5 mL/sn) tutulmali
ancak kontrast ekstravazasyonu agisindan dikkatli olunmalidir. 10 saniyenin altindaki
injeksiyon siirelerinin yeterli koroner kontrastlanmayi1 saglamadigi, 20 saniyenin
iistiindeki siirelerde ise sag kalpte olusan artefaktlarin goriintii kalitesini bozdugu
gosterilmistir (34). Ginimizde tim bu parametrelerin kolaylikla degistirilebildigi
otomatik kontrast pompalar1 kullanilmaktadir. Kontrast maddeyi ve serum fizyolojigi
iceren iki farkli pompa veya ¢ift katmanli tek pompa segenekleri mevcuttur.

Goriintiilemenin endikasyonuna gore farkli injeksiyon protokolleri gelistirilmistir.
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Yalnizca koroner arterlerin gorlintiilenmesi isteniyorsa ve sag kalp
degerlendirmesine ihtiya¢ duyulmuyorsa bifazik injeksiyon protokolii segilir. i1k fazda
saf kontrast madde 5-10 mL/s gibi yiiksek hizlarla injekte edilir. Takip eden ikinci
fazda ise benzer hizda ve ortalama 50 mL serum fizyolojik injeksiyonu yapilarak
santral venlerin ve sag atriyumun dens kontrasttan arinmasi saglanir. Bu sayede yiiksek
kontrast madde varligima bagli artefaktlar engellenmis olur. Bu protokol sag kalp
yapilar1 ile arasinda yiiksek kontrast olusturacagindan sag koroner arterin
degerlendirilmesinde idealdir. Dezavantaji ise sag kalbe yonelik anatomik ve
fonksiyonel degerlendirme yapilamamasidir.

Trifazik injeksiyonda ise ilk fazda saf kontrast madde yiiksek hizlarda injekte
edilirken bunu degisen oranlarda kontrast-serum fizyolojik karisimu izler. Ugiincii
fazda saf serum fizyolojik gonderilir ve santral venlerin dens kontrast ile dolu kalmasi
engellenmis olur. Sol kalp bosluklar1 ve koroner arterler yiiksek ateniiasyon
gosterirken seyreltilmis kontrast sag kalp bosluklarini dolduracagindan bu yontem sag

kalbin degerlendirilmesine olanak saglar.

2.4. Cift enerjili kardiyak BT

Tum cift enerji uygulamalarinda oldugu gibi kardiyak/koroner ¢ift enerjili BT de de
ya tek X-1smu tiiplii sistemler (hizli pik voltaj degisimi, ¢ift katman dedektor) ya da gift
X-1sm1 tiipli sistemler (kaynak-dedektor cifti) kullanilir. Bu sistemlerin diisiik ve
yiiksek enerjili veri setlerini elde etme ve isleme sekli farklidir. Standart bir BT de tek
X-151n1 tlipii ve tek dedektor kullanilarak en yiliksegi operator tarafindan belirlenen pik
diizeyinde olacak sekilde (6r. 120 kVp) oldukea genis spektrumlu bir foton demetiyle
1sinlama yapilir, yani inceleme polikromatik/polienerjetiktir. Cift enerji teknolojisinin
kullanima girmesiyle monokromatik/monoenerjetik goriintiileme miimkiin hale gelmis
ve bu yontem ilk kez 1987’de denenmistir (12,35). Bununla birlikte, tibbi
goruntilemede tek enerji dizeyinde X-isin1 iretilemediginden monoenerjetik
gorintiiler ancak hasta belirli enerji aralifindaki fotonlarla 1isimnlandiktan sonra sanal
(“virtual”) olarak olusturulabilir. Dolayistyla sanal monoenerjetik goriintiilemede
goriintiiniin belirli bir enerji diizeyinde nasil goriinecegi ¢cikarimi yapilmis olur. Sanal
olarak diisiik enerji diizeyinde atentiasyonu yiiksek ancak giiriiltiilii goriintiiler, yiiksek
enerji dlzeyinde ise gurlltuden ve belirli artefaktlardan arindirilmis ancak diisiik

atentiasyonlu gorintiler elde edilmesi mumkindir.
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Cift enerji kullanilarak kardiyak BT de rutin anatomi ve koroner arter liimen
degerlendirmesine ek olarak birgok ileri inceleme yapilabilmesi miimkiindjir.
2.4.1. Monokromatik (monoenerjetik) goruntileme
Basitce, “eger tek bir enerji diizeyinde X-1s1m1 iiretilebilseydi goriintii nasil olurdu?”
sorusunun cevabidir. Bu sorunun ¢ift enerjili BT yapilarak cevaplanmasi gesitli klinik
senaryolarda olduk¢a fayda saglayabilir. Iyotlu kontrast madde kullanim1 sonras1 sanal
olarak enerji dlzeyini degistirerek goriintiiniin kontrast rezoliisyonunu optimize
edebilmek miimkiindiir. Diisiik enerji fotoelektrik etki olasiligini, dolayisiyla da
kontrasti artirir ancak goriintiideki giiriilti de artar. GuUrdltd optimizasyonlu
monoenerjetik goriintiileme teknikleri (“VMI+”) gelistirilerek kontrasttan taviz
vermeden bu sorunun istesinden gelinmeye calisilmigtir (36,37). Monoenerjetik
goruntileme ile koroner arterler degerlendirilebilecegi gibi karotid arterler (38),
pulmoner arterler (39), abdominal aort ve alt ekstremite arterleri (40,41), ven0dz sistem
(42,43) degerlendirilebilir. Bu yontemin neoplastik dokunun saglikli organdan ayirt
edilebilmesini saglayan onkolojik uygulamalari, travma hastalarinda saglikli
parenkim, subdural kanama ve efiizyon ayriminda kullanimi ve inflamatuvar bagirsak
hastaliklarinda aktif hastalikli segmenti ayirt etmeyi saglayan uygulamalar1 da
literatiirde mevcuttur (12).
2.4.2. Koroner arter plak yapisinin degerlendirilmesi
Yag disindaki birgok materyalin X-1s1n1 enerjisi arttik¢a ateniiasyonu azalir, yag ise
artan X-1s1m1 enerjisiyle daha yiiksek ateniiasyon gosterir. Bu durum cift enerjili BT
kullanilarak kalsifiye olmayan plaklarmn lipid yiikiiniin ve dolayisiyla lipidden zengin
plaklar ile fibréz plaklarin belirlenebilmesinde fayda saglar. Lipidden zengin plaklara
efektif atom numarasi histogrami uygulandiginda dagilim egrisinin damar duvari ve
fibroz plaklarinkinden farkli olarak perikardiyal yag dokusuna benzer oldugu
gorillmiistlr (44).
2.4.3. Metal-kalsifikasyon artefaktlarimin azaltilmasi
Metalik klipler, elektrotlar, stentler ve kalsifikasyonlar cevrelerindeki dokulara gore
daha fazla X-1sin1 atentie ettiklerinden 151n gliglenmesi, parlama veya foton agligi gibi
cesitli artefaktlara neden olurlar. Ornegin, kalsifiye bir plak olusturdugu parlama
artefakt1 ile normalden daha biiylik ve dolayisiyla liimenin daha dar gériinmesine

neden olabilir. Benzer sekilde, metal stentlerin olusturacagi parlama limenin

19



oldugundan daha dar gériinmesi sonucu gereksiz invaziv iglemlere yol acabilecegi gibi
metalik kliplerin veya torasik girim diizeyindeki yiiksek IV kontrastin olusturacagi
artefaktlar cevre yapilarin degerlendirilmesini engelleyebilir. Yuksek enerjili
monokromatik goriintiileme uygulanarak (siklikla 100 keV ve {istii) bu yapilarin
artefaktlara duyarliligini azaltilmas1 miimkiindiir (13,45-47).

2.4.4. Myokardiyal perfiizyon géruntileme

Farkli enerji diizeylerinde dokularin farkli ateniiasyonunu ortaya koyabildigi kendine
has ozelligiyle cift enerjili BT sayesinde myokardiyal perfiizyon ve kan akimi
degerlendirilebilir (13,23,48). Iyotun hipoperfiize ve normal myokardiyal dagilim
farkli olacagindan ¢ift enerji ile bu alanlardaki konsantrasyon farkindan kaynaklanan
atenliasyon degisiklikleri saptanabilir.

2.4.5. Radyasyon dozunun azaltilmasi

Kardiyak BT tiim uygulamalar arasinda en yiiksek radyasyon dozlu incelemelerden
birisiyken  prospektif EKG-tetikleme, tiip akim modiilasyonu ve iteratif
rekonstriiksiyon algoritmalarinin gelistirilmesiyle efektif dozun 1 mSv’nin de altina
diisliriilebilmesi miimkiin hale gelmistir (13). Cesitli ¢ift enerji teknikleriyle yiksek
“pitch” ve diisiik enerji kombinasyonlar1 uygulanarak kaydadeger diizeyde doz
azaltimmin gorintii kalitesinden 0Odiin verilmeden saglanabilmesi ¢ift enerji
teknolojisinin en Onemli avantajlarindan  birisidir. ~ Goriintiileme  sonrasi
rekonstriiksiyonlarla sanal kontrastsiz goriintiilerin elde edilebilmesi hastanin gereksiz
yere 1sinlanmasini Onleyecek ve kalsiyum skorlama gibi kontrastsiz goriintiilere
ihtiya¢ duyulan durumlarda oldukga kullanisl olacaktir (13,15,49).

2.4.6. Kontrast madde dozunun azaltilmasi

Bilhassa altta yatan bobrek hastaligi olanlarda kontrastli BT uygulamalar1 bobrek
fonksiyonlarda akut bozulma riskini getirir. Kontrast-iliskili nefropati (KIN) insidans1
diisiik olsa da ciddi morbidite hatta Gliimle sonuglanabildiginden dikkate alinmasi
gereken bir durumdur. Kontrast madde miktar1 azaltildiginda ise gerek kontrast
coziiniirligli gerekse de sinyal-giiriiltii oran1 ve kontrast-giiriiltii oranit olumsuz
etkileneceginden hem hastayr hem de goriintii kalitesini koruyacak protokollerin
olusturulmasi kaginilmazdir. Bu noktada cift enerji teknolojisi adeta kurtarici
konumundadir. 40 keV gibi diisiik enerji diizeylerinde iyotun K katmani baglanma

enerjisine (33.2 keV) yaklasildigindan fotoelektrik etki olasiligi, dolayisiyla
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ateniiasyon artacagindan polikromatik standart BT’ye gore cift enerji ile diisiik
kontrast madde diizeylerinde de optimal koroner arter kontrastlanmasini saglamak
mimkunddr. Guncel literatirde, 40-60 keV dizeyindeki incelemelerle goérunti
kalitesinden taviz verilmeden kontrast madde miktarmin %50-60’lara dek
azaltilabilecegini gosteren cok sayida calisma mevcuttur(1-3,5,7,16,50,51). Iyot
ateniiasyonunun artmasi koroner arterlerin distal segmentlerindeki kontrastlanmay1
ayirt etmeyi de kolaylastirir. Bu avantajin 6zellikle bobrek fonksiyonlart bozuk olan
hastalarda 6nemi biiyiik olsa da dozdan bagimsiz olan alerjik reaksiyon gelisme riskini

azaltmayacagi g6z 6niinde bulundurulmalidir.
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3. GEREC VE YONTEM

3.1. Hasta bilgileri

Bu ¢alisma Hacettepe Universitesi Girisimsel Olmayan Klinik Arastirmalar Etik
Kurulu tarafindan GO 22/1140 kayit numarasi ile onaylanmistir. Calismaya Hacettepe
Universitesi Tip Fakiiltesi Radyoloji Anabilim Dali’nda 1 Ocak 2022 ile 15 Eyliil 2022
tarihleri arasinda koroner arter hastalig1 tanisi veya takibine yonelik, hastalik varligi
veya agirligimin degerlendirilmesi igin yonlendirilmis ve dual enerji kardiyak BT
yapilan 200 hasta dahil edilmistir. 18 yasindan kiiglik hastalar, kardiyak by-pass
cerrahisi  6yklst olan hastalar ve goriintiiniin  optimum degerlendirmesini
engelleyecek diizeyde artefakt olusturabilecek kalp pili, kalp kapak protezi, solunum
sikintis1 veya ciddi sistolik kalp yetmezligi olan hastalar, kalp hizi > 80/dk olan
hastalar ¢alismaya dahil edilmemistir.

3.2. Kontrast madde protokolleri ve hasta gruplari
Tiim hastalarda IV kontrast madde olarak Ioheksol 350 mg I/mL (Opaxol®, Opakim)
kullanilmigtir. 18-gauge (G) intraket sag veya sol antekibital fossaya yerlestirilmistir.
Tiim gruplarda 6nce koroner arter ateniiasyonunu saglamak i¢in 12 saniye boyunca saf
kontrast madde, ardindan 3 saniye boyunca %20 kontrast madde-%80 serum fizyolojik
karigimi ve son olarak da 8 saniye boyunca sadece serum fizyolojik injekte edilmistir.
Hastalar tetkik esnasinda kullanilan intravendz kontrast madde miktar1 ve
injeksiyon hizina gore her grupta esit sayida hasta olacak bigimde dort farkli gruba
ayrilmigtir. Kontrast madde protokoliine gore belirlenen gruplarin 6zellikleri Tablo

3.1’de ayrintili olarak verilmistir.

GRUP1 |GRUP2 |GRUP3 |GRUP4
Hasta sayisi 50
Koroner kontrast miktar: 36 mL 48 mL 60 mL 72 mL
Toplam kontrast miktar: 39 mL 52 mL 65 mL 78 mL
Injeksiyon hizi 3mL/s 4 mL/s 5mL/s 6 mL/s
Injeksiyon siiresi 12 s

Tablo 3.1. Kontrast protokol gruplari
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3.3. Kardiyak BT yontemi
Tum incelemeler Somatom Force (Siemens Medical Solutions, Forchheim, Germany)
2x192 kesit dedektorli, cift X-1sin1 kaynakli cihazda Tablo 3.1.’deki parametrelerle
uygulandi.

Retrospektif EKG-tetiklemeli teknik kullanilarak elde edilen goruntilerde en
az hareket artefakti iceren rekonstriiksiyonlar secildi. BT doz belirleyicisi olarak
sistem tarafindan otomatik olarak hesaplanan hacme gore BT doz indeksi (“CTDIvol”)

ve doz-uzunluk ¢arpimi (“DLP”) degerleri kaydedildi.

Tiip voltaji 90 kV/Sn150 kV (kalay filtreli)
Tiip akim CARE Dose 4D tiip akim modiilasyonlu
Gantri doniis zaman 0.25sn
Matriks 512 x 512

Goruntulenen alan (*"FoV™) 150 mm

Kolimasyon 128 x 0.6 mm
Kesit kalinhgi 0.6 mm
Kesit arahigi 0.3 mm

Filtre (“kernel”) Bv40 (orta sertlik)
Tarama yonu Kranyokaudal

Tablo. 3.2: Cift enerjili kardiyak BT uygulama parametreleri

3.4. Goriintiilerin degerlendirilmesi
Tum goruntiler klinigimizde rutin olarak kullanmakta oldugumuz syngo.via
VB60A_HFO1 (Siemens Healthineers, Erlangen, Germany) is istasyonunda BT dual
enerji modulinde Monoenerjetik+ uygulamasi kullanilarak degerlendirildi. Tim
cekimlerde goriintii kalitesinin kantitatif degerlendirmesi igin goriintiideki sinyal
dansite degeri (HU), giiriiltii (“noise”), sinyal-giiriiltii oran1 (SGO), kontrast-guriltl
orani (KGO) belirlendi. Giiriiltii i¢in aort kokiindeki dansitenin standart sapma degeri,
SGO ig¢in ilgili koroner arterdeki dansite degerinin goriintiideki giiriiltiiye orani
(HUarer/guiriltil); KGO igin ilgili koroner arter ve epikardiyal yag dokudaki dansite
farkinin giiriiltiiye oran1 ((HUkoroner-H Uepikard)/giiriiltii) kullanildi (3,52).

Tiim hastalarda ROI (“region of interest”) 6l¢limiiniin yeri ve boyutu aynirydi.
Olcumler aort kokinden 1.5 cm?; sol 6n inen arter (LAD), sirkumfleks arter (CX) ve

sag koroner arterin (RCA) orta-distal segmentlerinden 2-2.5 mm?; epikardiyal yag
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dokudan 5 mm?lik alanlarla yapildi. Goriintii  kalitesinin  gdrsel olarak
degerlendirmesinde 5 noktali Likert 6l¢egi kullanildi. Bu 6lgege gore;
S5=miikemmel (optimal intraluminal ateniiasyon, damar duvarinin net olarak
secilebilmesi, hareket veya metal artefakti olmamasi; obstriiktif veya hafif
aterosklerozun net olarak degerlendirilebilmesini saglar),
4=iyi (optimale yakin luminal kontrastlanma, damar duvarinda hafif belirsizlik,
goriintlide hafif giiriiltiiniin veya hafif hareket artefaktlar1 veya kalsifikasyonun
bulunmasi; obstriiktif veya hafif ateroskleroz degerlendirilebilir),
3=yeterli (diislik luminal kontrastlanma, damar duvar netliginde bozulma,
gorlintiide giiriiltiiniin veya hareket artefaktlarinin bulunmasi; obstriiktif
hastalig1 ekarte ettirebilir),
2=kéti (yetersiz luminal kontrastlanma, damar duvarinin net olarak
secilememesine neden olan hareket artefakt1 veya yogun kalsifikasyon
bulunmasi; degerlendirmeyi ciddi derecede kisitlar),
1=yetersiz/tanisal ~ olmayan  (degerlendirmeyi  engelleyen  Yetersiz
kontrastlanma, yogun giirtiltii goriintli ve yogun artefaktlar) kaliteyi temsil eder.
Tim gorsel degerlendirmeler ve Olclimler iki farkli gbézlemci tarafindan
yapild1.
Aort kokil ve her li¢c koroner arterden yapilan 6l¢iimlerin 6rnegi Resim 3.1-

3.4’te gosterilmistir.
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Resim 3.1. Aort kokii i¢in ROI

Resim 3.2. LAD i¢in ROI
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Resim 3.3. CX i¢in ROI

Resim 3.4. RCA i¢in ROI
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3.5. Istatistiksel yontem

Istatistiksel analiz IBM SPSS Statistics (Version 23, IBM SPSS, Chicago, ABD)
programinda yapildi. Kolmogorov-Smirnov ve Shapiro-Wilk testleri kullanilarak
verilerin normal dagilim gosterip gostermedigi belirlendi. Tanimlayici istatistikler
kategorik degiskenler icin say1 ve yiizde (%) olarak sunuldu. Devamli degiskenler
normal dagilima uyuyorsa ortalama + standart sapma, normal dagilima uymuyorsa
medyan (g¢eyrekler arasi aralik) olarak sunuldu. Gruplar arast farkliliklarin
incelenmesinde normal dagilim saglanmadiysa Kruskal-Wallis testi, normal dagilim
mevcut ise tek yonlil varyans analizi (ANOVA) kullanildi. ANOVA analizi sonucunda
farkin kaynagmin belirlenmesi i¢in post-hoc analizi olan Tukey testi kullanildi.
Gozlemciler arasi uyumluluk testleri uygulandi. Her kontrast madde grubu igin enerji
diizeylerinin karsilastirilmasinda genellestirilmis kestirim denklemleri (GKD)

kullanildi. p<0.05 anlamli olarak kabul edildi.
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4. BULGULAR

4.1. Genel bilgiler
Calismaya 111’1 erkek (%55.5), 89’u (%44.5) kadin olmak {izere toplam 200 hasta
dahil edildi. Hastalarin ortalama yas1 55.8+12.1°di (20-82 yas).

Hastalarin cinsiyetlerine gore dagilimlar1 grup 1°de 20 erkek (%40), 30 kadin
(%60); grup 2’de 23 erkek (%46), 27 kadin (%54); grup 3’te 28 erkek (%56), 22 kadin
(%44); grup 4’te 40 erkek (%80), 10 kadin (%20) seklindeydi.

Grup 1’in yas ortalamasi 58.2 + 11.7 (39-81), grup 2’nin yas ortalamasi 55.2
14.6 (20-82), grup 3’iin yas ortalamasi 58 + 10.4 (34-77), grup 4’lin yas ortalamasi
51.5+10.4 (33-74) seklindeydi. Gruplarin yas dagilimlari arasinda istatistiksel anlamli
fark saptand1 (p=0.017). Grup 4’{in yas ortalamasi1 grup 1 ve grup 3’ten anlamli olarak
daha dusiiktii (sirastyla p= 0.027 ve 0.033). Diger gruplar arasinda istatistiksel olarak
anlaml fark yoktu (p>0.05). Subjektif goriintii parametrelerinin degerlendirildigi bes
Olgekli Likert skalasinin ortalamasi1 Grup 3’te en yliksek olmakla birlikte gruplar
arasinda istatistiksel olarak anlamli fark saptanmadi (p=0.898). Likert skalasinda gore
yapilan degerlendirmede tiim gruplarda gozlemciler aras1 uyum oldukc¢a yliksekti
(SKK >0.9). Gruplarin kalp hizi ortalamasi grup 1, 2, 3 ve 4 i¢in sirasiyla
64.4+11/dk, 64.8 + 8.2/dk, 63.9+7.7/dk ve 66.5+10.9/dk seklindeydi. Ortalama kalp
hiz1 grup 4’te en yiiksek olmakla birlikte gruplar arasinda istatistiksel olarak anlamli
fark yoktu (p=0.577).

Gruplarin boy ortalamasi grup 1, 2, 3 ve 4 icin sirasiyla 164.8 + 9.9 cm, 164.6
+ 9.7 cm, 168.2 + 10.5 cm ve 172.6 + 9.1 cm seklindeydi. Grup 4’iin boy ortalamasi
grup 1 ve grup 2’den anlamli olarak yiiksekti (sirasiyla p= 0.001 ve <0.001). Diger
gruplar arasinda istatistiksel olarak anlaml fark yoktu (p>0.05).

Gruplarin agirlik ortalamasi grup 1, 2, 3 ve 4 i¢in sirasiyla 76.7 = 12 kg, 75.6
+ 13.4 kg, 83 = 14.2 kg ve 80.6 + 13.2 kg seklindeydi. Grup 2’nin agirlik ortalamasi
grup 3’ten anlamli olarak diistiktii (p=0.028). Diger gruplar arasinda istatistiksel olarak
anlamli fark yoktu (p>0.05).

Viicut kitle indeksi ortalamas1 grup 1°de 28.3 + 4.3 kg/m?, grup 2°de 27.9 + 4.3
kg/m?, grup 3’te 29.4 + 4.6 kg/m? ve grup 4’de 27 + 4 kg/m*’ydi. Grup 3’iin viicut kitle
indeksi ortalamasit grup 4’ten anlamli olarak yiiksekti (p=0.037). Diger gruplar
arasinda istatistiksel olarak anlamli fark yoktu (p>0.05).
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Grup 1’in DLP ortalamas1 459.4 + 138, grup 2’nin DLP ortalamas1 419.5 +
111, grup 3’iin DLP ortalamas1 498.5 + 167, grup 4’tin DLP ortalamas1 431.8 + 123.7
seklindeydi. Grup 3’iin DLP ortalamas1 grup 2’den anlamli olarak yiiksekti (p=0.022).
Diger gruplar arasinda istatistiksel olarak anlamli fark yoktu (p>0.05).

Kontrast madde gruplarina gore hastalarin genel ozellikleri Tablo 4.1°de

verilmistir.
GRUP 1 GRUP 2 GRUP 3 GRUP 4 D
e |3020 2723 2228 10-40
' (%60:40) (%54:46) (%44:56) (%20:80)
Likert- | , 47 4.6 4.6 0.506
Poli
Likert- 39 4 4 39 0.898
Mono
E‘Z‘lp 64.4 + 11 648+82 |639+77 |665+109 |2°77
Yas |582+117 |552+146 |581+104 |515+104 |0.017
Boy |1648+99 |1646+97 |1682+105 |1726+91 | 0.001
Kilo | 76.7+12 756 +13.4 | 83+14.2 806+132 | 0028
VKi 28.3+4.3 27.9+4.3 294+ 4.6 27+ 4 0.037
DLP |450.4+138 |4195+111 |4985+167 |431.8+123.7 |0.022

Tablo 4.1. Kontrast protokol gruplarina gore hastalarin genel dzellikleri

4.2. Goruntu kalitesini belirleyen faktorlerle ilgili bilgiler
4.2.1. Aortta kontrast atentiasyonu ve gurulti
Monoenerjetik goruntilerde aortta tiim kontrast gruplarinda en yiiksek kontrast
atentiasyonuna 40 keV diizeyinde (1224 + 359.5 HU; aralik 277-2148 HU); en diisiik
kontrast atentiasyonuna 140 keV diizeyinde (117.5 HU + 25.7 HU; aralik 57-185 HU)
ulagildi. 40-140 keV arasi enerji diizeylerinin timinde en yiksek kontrast atentiasyonu
grup 3’te, en diisiik kontrast ateniiasyonu grup 1’deydi (Grafik 4.1). Aortik ateniiasyon
icin tim keV degerlerinde kontrast madde gruplari arasinda fark anlamliydi (p<0.001).
Tum gruplarda tim enerji diizeylerinde de goézlemciler arasi uyum yiiksekti
(tamaminda SKK > 0.9).

Polienerjetik goriintiilerde aortta en yiiksek ateniiasyona grup 3’te, en diisiik
atenliasyona grup 1’de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliyd:

(p<0.001). Ikili karsilastirmalarda; grup 3 ile grup 4 (p=0.337) arasindaki fark disinda
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gruplarin ateniiasyonlar1 arasindaki fark anlamliydi (p<0.001). Tim gruplarda
gozlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK>0.9).

Monoenerjetik goriintulerde aortta tiim kontrast gruplarinda en yiiksek giiriltii
40 keV dizeyinde (54+ 11.8); en diisiik giirtiltii 110 keV diizeyinde (10 £ 2.1) idi. 40-
140 keV arasi enerji diizeylerinin tiimiinde en yiiksek giirtiltii grup 3’te, en diisiik
guriiltii grup 1°deydi (Grafik 4.2). Aorttaki giiriiltii degerlerinde tiim enerji diizeyleri
icin kontrast madde gruplar1 arasinda anlamli farklilik saptandi (p<0.001). Tim
gruplarda her enerji diizeyinde gézlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK > 0.9).

Polienerjetik goriintiilerde en yiiksek giiriiltiiye grup 3’te, en diisiik giiriiltiiye
grup 2’de ulasildi. Gruplar arasindaki giiriiltii farki anlamliyd: (p<0.001). Ikili
karsilastirmalarda; grup 1 ile grup 2 (p=0.999) ve grup 4 (p=0.418); grup 2 ile grup 4
(p=0.345) arasindaki fark disinda gruplarin giiriiltiileri arasindaki fark anlamliydi
(p<0.05). Tiim gruplarda goézlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK>0.9).

Aort HU
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Grafik 4.1. Aortta tim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarma goére ateniiasyon (HU)

degerlerinin dagilimi
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Grafik 4.2. Aortta tim enerji degerlerinde giiriiltii degerlerinin dagilinu

4.2.2. Koroner arterlerde kontrast atentiasyonu

Monoenerjetik gorintilerde LAD igin tiim kontrast gruplarinda en yiiksek kontrast
atentiasyonuna 40 keV diizeyinde (470 + 173 HU), en diisiik kontrast ateniiasyonuna
140 keV duzeyinde (45 + 30 HU) ulasildi. LAD icin 40-140 keV arasi enerji
diizeylerinin tiimiinde en yiiksek kontrast ateniiasyonu grup 3’te, en diisiik kontrast
ateniiasyonu grup 1’deydi (Grafik 4.3). LAD ateniiasyonunda tiim keV degerleri igin
kontrast madde gruplar1 arasinda anlamli farklilik saptandi (p<0.001). TUm gruplarda
gozlemciler arast uyum Yyiiksekti (SKK> 0.9).
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Grafik 4.3. LAD de tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére HU degerlerinin dagilimi

Polienerjetik goriintiilerde LAD’de en yliksek ateniiasyona grup 3’te, en diisiik
atenliasyona grup 1’de ulasildi. Gruplar arasindaki atentiasyon farki anlamliyd:

(p<0.001). ikili karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 3 (p=0.061) ve grup 4 (p=0.499);

31



grup 3 ile grup 4 (p=0.712) arasindaki fark disinda gruplarin ateniiasyonlar1 arasindaki
fark anlamhiydi (p<0.001). Tiim gruplarda gozlemciler arast uyum yiiksekti
(SKK>0.9).

Monoenerjetik gorintiilerde CX igin tiim kontrast gruplarinda en yiiksek
kontrast atentiasyonuna 40 keV diizeyinde (541.6 + 204 HU), en diisiik kontrast
ateniiasyonuna 140 keV diizeyinde (41.5 + 37.5 HU) ulasildi. CX i¢in en yiiksek
kontrast atentiasyonu 40-80 keV arasi enerji diizeylerinde grup 3’te, 90-140 keV arasi
enerji diizeylerinde grup 4’te saptandi. TUm enerji diizeylerinde en diisiik kontrast
ateniiasyonu grup 1’deydi (Grafik 4.4). CX atenuasyonunda 130 ve 140 keV harig tim
keV degerleri icin kontrast madde gruplari arasinda anlamli farklilik saptandi

(p<0.001). Tiim gruplarda gozlemciler arasi uyum yiiksekti (SKK> 0.9).
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Grafik 4.4. CX’te tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére HU degerlerinin dagilim

Polienerjetik goriintiilerde CX’te en yiiksek ateniiasyona grup 3’te, en diisiik
atenliasyona grup 1’de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi
(p<0.001). Ikili karsilastirmalarda; grup 3 ile grup 4 (p=0.993) arasindaki fark disinda
gruplarin ateniiasyonlar1 arasindaki fark anlamliydi (p<0.001). Tim gruplarda
gozlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK>0.9).

Monoenerjetik gorintllerde RCA i¢in tiim kontrast gruplarinda en yiiksek
kontrast ateniiasyonuna 40 keV diizeyinde (597.7+295 HU), en diisiik kontrast
ateniiasyonua 140 keV’de (43+49 HU) ulasildi. RCA icin en yiiksek kontrast
atentiasyonu 40-90 keV arasi enerji diizeylerinde aort ve diger iki arterden farkli olarak

grup 4°te, 110-140 keV’de grup 3’te saptandi. En yiiksek kontrast ateniiasyonu 100
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keV’de grup 3 ve 4’te birbirine esitti. RCA i¢in en diislik kontrast ateniiasyonu tiim
enerji diizeylerinde grup 1’deydi (Grafik 4.5). RCA atenliasyonunda 120-140 keV
hari¢ tim keV degerleri i¢in kontrast madde gruplari arasinda anlamli farklilik

saptand1 (p<0.001). Tiim gruplarda gozlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK> 0.9).
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Grafik 4.5. RCA’da tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére HU degerlerinin dagilimi

Polienerjetik goriintiilerde RCA’da en yiiksek atentliasyona grup 3’te, en diistik
ateniiasyona grup 1’de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi
(p<0.001). ikili karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 4 (p=0.156); grup 3 ile grup 4
(p=0.094) arasindaki fark disinda gruplarin ateniiasyonlar1 arasindaki fark anlamliyd1
(p<0.001). Tiim gruplarda gézlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK>0.9).

4.2.3. Koroner arterlerde SGO ve KGO

Monoenerjetik goruntilerde LAD igin tiim kontrast gruplarinda en yiiksek SGO
degerine 90 keV diizeyinde ulasildi. 40-50 keV’de en yiiksek SGO grup 3’te, 60-140
keV arasi enerji diizeylerinde grup 4’teydi (Grafik 4.6). LAD igin tum enerji

degerlerinde kontrast gruplar1 arasinda anlamli fark vardi (p<0.001).
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Grafik 4.6. LAD’de tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére SGO degerlerinin

dagilimi

Polienerjetik goriintiilerde LAD’de en yiiksek SGO’ya grup 2’de, en diisiik
SGO’ya grup 1°de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001).
Ikili karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 3 (p=0.824) ve grup 4 (p=0.996); grup 3 ile
grup 4 (p=0.926) arasindaki fark disinda gruplarin SGO’lar1 arasindaki fark anlamliydi
(p<0.001). Tim gruplarda gozlemciler arast uyum ytiiksekti (SKK>0.9).

Monoenerjetik goruntulerde CX igin grup 3 haricindeki gruplarda en yiksek
SGO degerine 90 keV diizeyinde, grup 3’te en yuksek SGO degerine 40 keV’de
ulagildi. 40 keV igin en yiiksek SGO grup 3’te, 50-140 keV arasi enerji dizeylerinde
grup 4’teydi (Grafik 4.7). CX icin 40-110 keV aras1 enerji degerlerinde kontrast madde
gruplari arasinda anlamli fark saptandi (p<0.001).
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Grafik 4.7. CX’te tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarma goére SGO degerlerinin dagilimi

Polienerjetik goriintiilerde CX’te en yiiksek SGO’ya grup 4’te, en diisiik
SGO’ya grup 1’de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001).
Ikili karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 3 (p=0.914) ve grup 4 (p=0.701); grup 3 ile
grup 4 (p=0.318) arasindaki fark disinda gruplarin SGO’lar1 arasindaki fark anlamliydi
(p<0.001). Tiim gruplarda gézlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK>0.9).

Monoenerjetik gorintilerde RCA igin en yiksek SGO degerine grup 1°de 90
keV, grup 2’de 70 keV, grup 3’te 50 keV, grup 4’te 60 keV diizeyinde ulasildi. 40-140
keV arasi tiim enerji degerlerinde en yiiksek SGO degerleri grup 4’teydi (Grafik 4.8).
RCA icin 40-90 keV arasi enerji degerlerinde kontrast madde gruplari arasinda anlaml
fark saptandi (p<0.001).
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Grafik 4.8. RCA’da tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére SGO degerlerinin

dagilimi

Polienerjetik goriintiilerde RCA’da en yiiksek SGO’ya grup 3’te, en diisiik
SGO’ya grup 1°de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001).
Ikili karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 3 (p=0.868) ve grup 4 (p=0.7915; grup 3 ile
grup 4 (p=1) arasindaki fark disinda gruplarin SGO’lar arasindaki fark anlamliydi
(p<0.001). Tiim gruplarda gézlemciler aras1 uyum yiiksekti (SKK>0.9).

Her ii¢ arter i¢in de tiim kontrast gruplarinda en yliksek KGO degerine 90 keV
diizeyinde ulasildi.

Monoenerjetik gorintulerde LAD igin kontrast madde gruplarina goére en
yiiksek KGO 40-60 keV’de grup 3’te, 70-140 keV arasi enerji degerlerinde grup
4’teydi (Grafik 4.9). 80 keV, 110 keV ve 140 keV degerlerinde kontrast madde

gruplar1 arasinda anlamli fark saptandi (p<0.05).
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Grafik 4.9. LAD’de tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére KGO degerlerinin

dagilimi

Polienerjetik goriintiillerde LAD’de en yiiksek KGO’ya grup 2’de, en diisiik
SGO’ya grup 1°de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p=0.028).
Ikili karsilastirmalarda; grup 1 ile grup 2 (p=0.025) arasindaki fark disinda gruplarm
KGO’lar arasindaki fark anlaml degildi (p>0.05). Tiim gruplarda gézlemciler arasi
uyum yuksekti (SKK>0.9).

Monoenerjetik gorintulerde CX i¢in kontrast madde gruplarina gore en yiiksek
KGO’ye 40-50 keV’de grup 3’te, 60-120 keV’de grup 4°te, 130-140 keV’de grup 1’de
ulasildi (Grafik 4.10). 40 keV’de kontrast madde gruplari arasinda anlamli fark
saptand1 (p<0.05).
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Grafik 4.10. CX’te tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére KGO degerlerinin

dagilimi

Polienerjetik goriintiilerde CX’te en yiikksek KGO’ya grup 4’te, en diigiik
KGO’ya grup 1°de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001).
Ikili karsilastirmalarda; grup 1 ile grup 2 (p=0.003) ve grup 4 (p<0.001) arasindaki
fark disinda gruplarin KGO’lar1 arasindaki fark anlamli degildi (p>0.05).Tim
gruplarda gozlemciler arasi uyum yiiksekti (SKK>0.9).

Monoenerjetik RCA’da ise kontrast madde gruplarina goére en yiikksek KGO
40-110 keV arasinda enerji degerlerinde grup 4’te, 120-140 keV’de grup 1’deydi
(Grafik 4.11). 40-60 keV arasindaki enerji degerlerinde kontrast madde gruplari
arasinda anlaml fark saptandi (p<0.05).
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Grafik 4.11. RCA’da tiim enerji degerlerinde kontrast protokol gruplarina gére KGO degerlerinin

dagilimi
Polienerjetik goriintiilerde RCA’da en yiiksek KGO’ya grup 4’te, en diisiik
SGO’ya grup 1’de ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001).
Ikili karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 3 (p=0.999) ve grup 4 (p=0.985); grup 3 ile
grup 4 (p=0.996) arasindaki fark disinda gruplarin KGO’lar1 arasindaki fark
anlamliyd (p<0.05). Tiim gruplarda gézlemciler arast uyum yiiksekti (SKK>0.9).

4.3. Tamisal koroner arter atentiasyonu arahginda goriintii kalitesini belirleyen
faktorlerle ilgili bilgiler

Koroner arterlerde tanisal kontrast ateniiasyonu i¢in 200-750 HU aralig1 belirlendi.
Tum gruplarda tim enerji diizeylerinde bu tanisal araliga giren degerler i¢in ek
istatistiksel analizler yapildi. Koroner arter ateniiasyonu tanisal araliga giren hastalar
lizerinden protokol gruplarmnin karsilastirilabilmesi igin yeterli hasta sayisina
monoenerjetik gorintilerde yalnizca 40, 50 ve 60 keV diizeylerinde ulasilabildi. Her
bir enerji dlizeyinde tiim gruplar kontrast atentiasyonu, SGO ve KGO degerlerine gore
karsilastirildu.

4.3.1. Monoenerjetik goriintiilerde her koroner arter icin HU, SGO ve KGO
analizi

LAD i¢in tiim kontrast gruplarinda en yliksek kontrast ateniiasyonuna 40 keV
diizeyinde (466 + 136.3 HU), en diisiik kontrast ateniiasyonuna 60 keV diizeyinde
(275.6 +57.7 HU) ulasildi. LAD’de 40-60 keV enerji diizeylerinin timiinde en yiiksek

kontrast ateniiasyonu grup 3’te, en diisiik kontrast ateniiasyonu grup 1’deydi (Grafik
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4.12). Her (¢ enerji diizeyinde de LAD ateniiasyonu i¢in protokol gruplari arasinda
anlamli farklilik saptand1 (p<0.001). Gruplar arasi ikili karsilastirmalarda 40 ve 50 keV
diizeylerinde grup 3 ile grup 4 arasinda; 60 keV diizeyinde grup 1 ile grup 2; grup 2
ile grup 4; grup 3 ile grup 4 arasinda anlamli ateniiasyon farki yokken (p>0.05), diger
gruplar arasinda fark istatistiksel olarak anlamliydi (p<0.05).
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Grafik 4.12. LAD’de 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarina gére HU degerlerinin

dagilim

CX i¢in tiim kontrast gruplarinda en yiiksek kontrast ateniiasyonuna 40 keV
diizeyinde (491.5 + 124.5 HU), en diisiik kontrast ateniiasyonuna 60 keV diizeyinde
(287.4 £ 70.9 HU) ulasildi. CX’de 40-60 keV enerji diizeylerinin tiimiinde en yiiksek
kontrast ateniiasyonu grup 3’te, en diisiik kontrast atentiasyonu grup 1’deydi (Grafik
4.13). Her Ug enerji diizeyinde de CX ateniiasyonu i¢in protokol gruplari arasinda
anlamli farklilik saptandi (p<0.05). Gruplar arasi ikili karsilastirmalarda 40 keV
diizeyinde grup 3 ile grup 4 arasinda; 50 ve 60 keV diizeylerinde grup 1 ile grup 2;
grup 3 ile grup 4 arasinda anlamli atentiasyon farki yokken (p>0.05), diger gruplar
arasinda fark istatistiksel olarak anlamliydi (p<0.05).
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Grafik 4.13. CX’te 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarina gére HU degerlerinin dagilimi

RCA igin tiim kontrast gruplarinda en yliksek kontrast ateniiasyonuna 40 keV
diizeyinde (482.3 + 151.5 HU), en diisiik kontrast ateniiasyonuna 60 keV diizeyinde
(333.2 + 99.5 HU) ulagildi. RCA’da 40 ve 50 keV diizeylerinde en yiiksek kontrast
atentiasyonu grup 3’te; 60 keV diizeyinde en yiiksek kontrast ateniiasyonu grup 4’te
iken, tim enerji diizeylerinde en diisiik kontrast ateniiasyonu grup 1’deydi (Grafik
4.14). Her (¢ enerji diizeyinde de RCA ateniiasyonu i¢in protokol gruplari arasinda
anlamli farklilik saptandi (p<0.05). Gruplar arasi ikili karsilastirmalarda 40 keV
diizeyinde grup 1 ile grup 2; grup 2 ile grup 3 ve 4; grup 3 ile grup 4 arasinda; 50 ve
60 keV dizeylerinde grup 2 ile grup 3 ve 4; grup 3 ile grup 4 arasinda anlamli
ateniiasyon farki yokken (p>0.05), diger gruplar arasinda fark istatistiksel olarak
anlamliyd1 (p<0.05).
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Grafik 4.14. RCA’da 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarma gore HU degerlerinin

dagilimi

LAD igin tiim kontrast gruplarinda en yliksek SGO degerine 60 keV diizeyinde
(10.61 £ 2.8), en diisiik SGO degerine 40 keV diizeyinde (8.83 + 2.6) ulasildi. LAD
icin 40-60 keV dizeylerinin timiinde en yuksek SGO degeri grup 4’te; en diisiik SGO
degeri 40 ve 50 keV diizeylerinde grup 1°de, 60 keV diizeyinde grup 2’deydi (Grafik
4.15). Protokol gruplari arasinda LAD SGO degeri icin 40 ve 50 keV diizeylerinde
anlamli fark varken (grup 1 ile grup 4 arasinda) (p<0.05) 60 keV diizeyinde anlamli
fark yoktu (p>0.05).
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Grafik 4.15. LAD’de 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarina gére SGO degerlerinin

dagilimi

CX i¢in tiim kontrast gruplarinda en yiiksek SGO degerine 60 keV diizeyinde
(11.42 + 3), en diisiik SGO degerine 40 keV diizeyinde (9.52 £ 2.65) ulasildi. CX igin
40-60 keV dizeylerinin timunde en yiksek SGO degeri grup 4’te; en diisiik SGO
degeri 40 ve 50 keV diizeylerinde grup 1’de, 60 keV diizeyinde grup 2’deydi (Grafik
4.16). Protokol gruplar1 arasinda CX SGO degeri i¢in yalnizca 50 keV diizeyinde
anlamli fark varken (grup 1 ile grup 3 ve 4 arasinda) (p<0.05) 40 ve 60 keV
diizeylerinde anlamli fark yoktu (p>0.05).
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Grafik 4.16. CX’de 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarma gore SGO degerlerinin

dagilimi

RCA i¢in tiim kontrast gruplarinda en yiiksek SGO degerine 60 keV diizeyinde
(13.41 £4.14), en diisiik SGO degerine 40 keV diizeyinde (9.42 + 3.41) ulasildi. RCA
icin 40-60 keV duzeylerinin timunde en yiiksek SGO degeri grup 4’te; en diisik SGO
degeri grup 3’teydi (Grafik 4.17). Protokol gruplari arasinda RCA SGO degeri igin
herhangi bir enerji diizeyinde anlamli fark yoktu (p>0.05).
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Grafik 4.17. RCA’de 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarina gére SGO degerlerinin

dagilimi

LAD igin tiim kontrast gruplarinda en yiliksek KGO degerine 60 keV diizeyinde
(14.57 £ 3.3), en diisiik KGO degerine 40 keV diizeyinde (11.93 +2.92) ulasildi. LAD
icin en yiksek KGO degeri 40 ve 50 keV diizeylerinde grup 4’te, 60 keV diizeyinde
grup 1°de; en diisik KGO degeri 40 ve 50 keV diizeylerinde grup 2’de, 60 keV
diizeyinde grup 3’teydi (Grafik 4.18). Protokol gruplar1 arasinda LAD KGO degeri
icin herhangi bir enerji diizeyinde anlamli fark yoktu (p>0.05).
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Grafik 4.18. LAD’de 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarina gére KGO degerlerinin

dagilimi

CX i¢in tiim kontrast gruplarinda en yiiksek KGO degerine 60 keV diizeyinde
(15.52 £3.75), en diisiik KGO degerine 40 keV diizeyinde (12.66 £ 3.12) ulasildi. CX
icin en ylksek KGO degeri 40 keV diizeyinde grup 4’te, 50 keV diizeyinde grup 3’te,
60 keV diizeyinde grup 1°de; en diisitk SGO degeri 40 keV diizeyinde grup 3’te, 50 ve
60 keV diizeylerinde grup 2’deydi (Grafik 4.19). Protokol gruplar1 arasinda CX KGO
degeri i¢in herhangi bir enerji diizeyinde anlamli fark yoktu (p>0.05).
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Grafik 4.19. CX’te 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarma gére SGO degerlerinin

dagilimi

RCA ig¢in tiim kontrast gruplarinda en yiiksek KGO degerine 60 keV diizeyinde
(17.6 + 4.6), en diisitk KGO degerine 40 keV diizeyinde (12.7 = 3.84) ulasildi. RCA
icin en yiksek KGO degeri 40 keV diizeyinde grup 1’de, 50 ve 60 keV diizeylerinde
grup 4’te; en diisiik KGO degeri tiim enerji diizeylerinde grup 3’teydi (Grafik 4.20).
Protokol gruplari arasinda RCA KGO degeri i¢in herhangi bir enerji diizeyinde anlaml
fark yoktu (p>0.05).
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Grafik 4.20. RCA’da 40-60 keV diizeylerinde kontrast protokol gruplarina gére KGO degerlerinin

dagilimi

4.3.2. Polienerjetik géruntilerde her koroner arter icin HU, SGO ve KGO analizi
LAD ig¢in en yiiksek atentiasyona grup 3’te, en diisiik ateniiasyona grup 1’de ulagildi.
Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliyd: (p<0.001). Ikili karsilagtirmalarda;
grup 1 ile grup 2 (p=0.326); grup 2 ile grup 4 (p=0.48); grup 3 ile grup 4 (p=0.254)
arasindaki fark disinda gruplarin ateniiasyonlar1 arasindaki fark anlamliydi (p<0.05).

CX i¢in en yiiksek ateniiasyona grup 3’te, en diisiik ateniiasyona grup 1°de
ulasildi. Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001). ikili
karsilastirmalarda; grup 3 ile grup 4 (p=0.994) arasindaki fark disinda gruplarin
ateniiasyonlar1 arasindaki fark anlamliyd1 (p<0.05).

RCA i¢in en yiiksek ateniiasyona grup 3’te, en diisiik ateniiasyona grup 1°de
ulasildi.  Gruplar arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<0.001). ikili
karsilastirmalarda; grup 2 ile grup 4 (p=0.078); grup 3 ile grup 4 (p=0.336) arasindaki
fark disinda gruplarin ateniiasyonlar1 arasindaki fark anlamliydi (p<0.05).

LAD igin en yiiksek SGO’ya grup 2’de, en diisitk SGO’ya grup 1’de ulasildi.
Gruplar arasindaki SGO farki anlamli degildi (p=0.284).

CX i¢in en yiksek SGO’ya grup 4’te, en diisiik SGO’ya grup 1°de ulasildi.
Gruplar arasindaki SGO farki anlamliyd1 (p<0.05). ikili karsilastirmalarda; grup 1 ile
grup 2 (p=0.044) ve grup 4 (p=0.008) arasindaki fark disinda gruplarin SGO’lar
arasindaki fark anlamli degildi (p>0.05).
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RCA i¢in en yiliksek SGO’ya grup 4’te, en diisitk SGO’ya grup 1’de ulasildi.
Gruplar arasindaki SGO fark1 anlamliydi (p<0.05). Ikili karsilastirmalarda; grup 1 ile
grup 2 (p=0.004), grup 3 (p=0.002) ve grup 4 (p=0.001) arasindaki fark disinda
gruplarin SGO’lar1 arasindaki fark anlamli degildi (p>0.05).

LAD i¢in en yliksek KGO’ya grup 2’de, en diisiik KGO’ya grup 1’de ulasildi.
Gruplar arasindaki KGO farki anlamh degildi (p=0.335).

CX igin en yiliksek KGO’ya grup 4’te, en diisik KGO’ya grup 1’de ulasild.
Gruplar arasindaki KGO farki anlamli degildi (p=0.05).

RCA igin en yiiksek KGO’ya grup 4’te, en diisitk KGO’ya grup 1’de ulasildi.
Gruplar arasmdaki KGO farki anlamliydi (p=0.013). Ikili karsilastirmalarda; grup 1
ile grup 2 (p=0.027) ve grup 4 (p=0.019) arasindaki fark disinda gruplarin KGO’lar
arasidaki fark anlaml degildi (p>0.05).

4.3.3. Poli-monoenerjetik gorintilerde her kontrast grubu icin HU, SGO ve
KGO analizi

Grup 1’de tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek kontrast
ateniiasyonu 40 keV, en disiik kontrast atenliasyonu 60 keV diizeyindeydi ve enerji
diizeyleri arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi (p<<0.001). Her ii¢ koroner arterde de
120 kVp polienerjetik goriintiilerde kontrast ateniiasyonu 40 ve 50 keV’den diisiik, 60
keV’den yiiksekti. Yine her ii¢ koroner arterde de 120 kVp ile 40 ve 50 keV arasindaki
fark anlamliyken (p<0.001) 60 keV arasindaki fark anlamli degildi (p>0.05).

Grup 1°de tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek SGO
degerine 60 keV, en diisiik SGO degerine 40 keV diizeyinde ulasildi ve enerji diizeyleri
arasindaki SGO farki anlamliydi (p<0.05). Her ii¢ koroner arterde de 120 kVp
polienerjetik gorintulerde SGO monoenerjetik goriintiilerden anlamli olarak diistikti
(p<0.001).

Grup 1°de tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek KGO
degerine 60 keV, en diisik KGO degerine 40 keV diizeyinde ulasildi ve enerji
diizeyleri arasindaki KGO farki anlamliydi (p<0.05). Her {i¢ koroner arterde de 120
kVp polienerjetik gorintilerde KGO monoenerjetik goriintiilerden anlamli olarak
diistiktii (p<0.001).
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Grup 1°de polienerjetik ve monoenerjetik goriintiilerdeki ateniiasyon, SGO ve

KGO iligkisi tablo 4.2’de verilmistir.
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Grup 2’de tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek
kontrast atentiasyonu 40 keV, en diisiik kontrast ateniiasyonu 60 keV diizeyindeydi ve
enerji diizeyleri arasindaki ateniiasyon farki anlamliyd: (p<0.001). Her ii¢ koroner
arterde de 120 kVp polienerjetik goriintiilerde kontrast ateniiasyonu 40 ve 50 keV’den
diisiik, 60 keV’den yiiksekti. LAD’de 120 kVp ile 60 keV arasindaki fark disinda
(p>0.05) her uc¢ koroner arterde de polienerjetik ve monoenerjetik gorintiler
arasindaki fark anlamliydi (p<0.05).

Grup 2’de tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en ytliksek SGO
degerine 60 keV, en diisiik SGO degerine 40 keV diizeyinde ulasildi ve CX’te 40 ve
50 keV arasindaki fark (p=0.257) disinda enerji diizeyleri arasindaki SGO farki
anlamliydi (p<0.05). Her ¢ koroner arterde de 120 kVp polienerjetik gorintilerde
SGO monoenerjetik goriintiilerden diisiiktii. Yine her ii¢ koroner arterde de 120 kVp
ile 40 keV arasindaki fark (p>0.05) ve RCA’da 120 kVp ile 50 keV arasindaki fark
(p>0.05) disinda polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki fark anlamliydi
(p<0.05).

Grup 2’de tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek KGO
degerine 60 keV, en diisik KGO degerine 40 keV diizeyinde ulasild1 ve enerji
diizeyleri arasindaki KGO farki anlamliydi (p<0.05). Her {i¢ koroner arterde de 120
kVp polienerjetik goruntiilerde KGO monoenerjetik goriintiilerden diisiiktii. RCA’da
120 kVp ile 40 keV arasindaki fark (p>0.05) disinda her {i¢ koroner arterde de

polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki fark anlamliydi (p<0.05).
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Grup 2’de polienerjetik ve monoenerjetik goriintiilerdeki ateniiasyon, SGO ve

KGO iligkisi tablo 4.3’te verilmistir.
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Grup 3’te tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek
kontrast atentiasyonu 40 keV, en diisiik kontrast ateniiasyonu 60 keV diizeyindeydi ve
enerji diizeyleri arasindaki ateniiasyon farki anlamliyd: (p<0.001). Her ii¢ koroner
arterde de 120 kVp polienerjetik goriintiilerde kontrast ateniiasyonu 40 ve 50 keV’den
diisiik, 60 keV’den yiiksekti. LAD’de 120 kVp ve 60 keV arasindaki (p=0.95) ve
CX’te 120 kVp ile 50 keV ve 60 keV arasindaki (p=0.252 ve 0.205) fark diginda
polienerjetik ve monoenerjetik gorlntuler arasindaki ateniiasyon farki anlamliydi
(p<0.001).

Grup 3’te tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yliksek SGO
degerine 60 keV, en diisilk SGO degerine 40 keV diizeyinde ulasildi ve her {i¢ koroner
arterde de 50 ve 60 keV arasindaki fark (p>0.05) disinda enerji diizeyleri arasindaki
SGO farki anlamhiydi (p<0.05) (Tablo 4.5). Her ii¢ koroner arterde de 120 kVp
polienerjetik goriintiilerde SGO monoenerjetik goriintiilerden diisiiktii. RCA’da 120
kVp ile her ii¢ monoenerjetik diizey arasinda (p>0.05) fark yokken LAD ve CX’te
polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki SGO farki anlamliyd1 (p<0.05).

Grup 3’te tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yliksek KGO
degerine 60 keV, en diisik KGO degerine 40 keV diizeyinde ulasild1 ve enerji
diizeyleri arasindaki KGO farki anlamliydi (p<0.05). Her {i¢ koroner arterde de 120
kVp polienerjetik goruntiilerde KGO monoenerjetik goriintiilerden diisiiktii. RCA’da
120 kVp ile 40 keV arasindaki (p=0.923) fark disinda her {i¢ koroner arterde de

polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki KGO farki anlamliydi (p<0.05).
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Grup 3’te polienerjetik ve monoenerjetik goriintiilerdeki atentiasyon, SGO ve

KGO iligkisi tablo 4.4’te verilmistir.
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Grup 4’te tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek
kontrast atentiasyonu 40 keV, en diisiik kontrast ateniiasyonu 60 keV diizeyindeydi ve
enerji diizeyleri arasindaki ateniiasyon farki anlamliyd: (p<0.001). Her ii¢ koroner
arterde de 120 kVp polienerjetik goriintiilerde kontrast ateniiasyonu 40 ve 50 keV’den
diistik, 60 keV’den yiiksekti. LAD ve RCA’da 120 kVp ile 60 keV arasindaki fark
(p>0.05) disinda polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki fark anlamliydi
p<0.05).

Grup 4’te tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yiiksek SGO
degerine 60 keV, en diisiik SGO degerine 40 keV diizeyinde ulasildi ve enerji diizeyleri
arasindaki SGO farki anlamhiydi (p<0.05). Her ii¢ koroner arterde de 120 kVp
polienerjetik goruntilerde SGO monoenerjetik goriintiilerden diisiiktii. CX ve RCA’da
120 kVp ile 40 keV arasindaki fark (p>0.05) disinda her {i¢ koroner arterde de
polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki SGO farki anlamliydi (p<0.05).

Grup 4’te tiim koroner arterlerde monoenerjetik goriintiilerde en yliksek KGO
degerine 60 keV, en diisik KGO degerine 40 keV diizeyinde ulasildi ve enerji
diizeyleri arasindaki KGO farki anlamliydi (p<0.05). Her {i¢ koroner arterde de 120
kVp polienerjetik goruntiilerde KGO monoenerjetik goriintiilerden disiiktii. CX ve
RCA’da 120 kVp ile 40 keV arasindaki fark (p>0.05) disinda her ii¢ koroner arterde
de polienerjetik ve monoenerjetik goriintiiler arasindaki SGO farki anlamliydi

(p<0.05).
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Grup 4’te polienerjetik ve monoenerjetik goriintiilerdeki atenliasyon, SGO ve

KGO iligkisi tablo 4.5’te verilmistir.
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5. TARTISMA

Bu calismada farkli miktarlarda kontrast maddenin farkli injeksiyon hizlarinda
kullanildig: ¢ift enerjili kardiyak BT protokollerinin goriintii kalitesini karsilastirdik.
Dort farklh protokol grubundaki tiim hastalarda 40-140 keV arasi enerji diizeylerinde
aortta ve koroner arterlerde en yiiksek ateniiasyona 40 keV diizeyinde ulasildi. Artan
keV degerleri kontrast ateniiasyonunun azalmasiyla iligkiliydi. En yliksek SGO ve
KGO degerleri 90 keV diizeyinde iken, bu enerji diizeyinde tanisal agidan yeterli
koroner arter ateniasyonu saglanamadi. Bunun (izerine, tanisal agidan yeterli koroner
arter atenliasyonunu saglayan ve yeterli sayida hasta iceren 40-60 keV araliginda ek
analizler yapildi. Tum gruplarda her Gg¢ koroner arter igin de ortalama kontrast
ateniiasyonu 40 keV diizeyinde en yiiksek, 60 keV diizeyinde ise en diisliktii. En
yuksek ortalama SGO ve KGO degerleri ise 60 keV diizeyinde saptandi.

Rutin Kklinik pratikte 40-190 kVp gibi olduk¢a genis enerji aralikli X-1s1n1
spektrumu kullanilabilmektedir. Genel bilgilerde bahsedilen prensipler dogrultusunda
daha diistik enerjili X-1511 fotonlar1 kullanildiginda iyotun olusturacag: atentiasyonun
ve goriintideki kontrastin artacagi anlasilabilir. Jun ve ark. 80-kV ve 120-kV’de
gorintii kalitesini kargilastirmak icin esit sayida hasta igeren iki grup olusturmus ve
yas, viicut kitle indeksi ve kalp hizi arasinda anlamli farklilik bulunmayan bu
gruplardan 80-kV’lik grupta tiim koroner arterlerde ortalama kontrast atentiasyonunun
daha yiiksek oldugunu gostermislerdir (53). Benzer sekilde, ¢ift enerji teknolojisi
kullanilarak elde edilen sanal monoenerjetik goriintiilerde de diisiik enerji diizeyinde
daha yiksek intrakoroner atentasyon elde edilebilir. Okayama ve ark. cift enerji
teknigi kullanarak 25 hastay1 goriintiilendigi bir calismada 40-190 keV arasi farkli
enerji diizeylerinde koroner atenliasyonu karsilagtirmis ve en yiiksek ateniiasyona 40
keV diizeyine ulasildigini, ateniiasyonun artan enerji diizeyiyle birlikte azaldigini
gostermistir (54).

Bizim c¢alismamizda da literatiirdeki Orneklerle benzer sekilde, dort farkli
protokol grubundaki tim hastalarda 40-140 keV arasi enerji dlizeylerinde gerek aortta
gerekse de koroner arterlerde en yiiksek ateniiasyona 40 keV diizeyinde ulasildi.
Tanisal koroner ateniiasyon araligina dahil olan hastalar1 iceren ek analizlerde de
benzer sonu¢ mevcuttu. Bu analiz, yeterli hasta sayisina yalnizca 40-60 keV araliginda

ulasilabildiginden daha az 6rnek igeriyor olsa da tiim gruplarda en yiiksek kontrast
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ateniiasyonu ortalamasi 40 keV diizeyinde, en diisiikk ortalama ise 60 keV
dizeyindeydi.

Goriintiilemede kullanilan IV kontrast maddenin miktar1 da gerek kontrast
ateniiasyonu gerekse de goriintii kalitesini belirleyen diger parametreler olan SGO ve
KGO zerinde etkilidir. Artan kontrast madde miktar1 kontrast ateniiasyonunu
artiracagindan SGO ve KGO de artar. Kontrast madde miktar1 giiriiltii iizerine direkt
etkili degildir. Oda ve ark. 30’ar hastanin bulundugu iki grubu yalnizca kontrast madde
miktarin1 degistirerek 80 kVp ile goriintiilemis ve daha fazla kontrast madde kullanilan
grupta hem ortalama koroner atentasyonun hem de ortalama KGO degerinin daha
yiiksek oldugunu ortaya koymustur (55).

Calismamizda kontrast protokol gruplar1 kullanilan kontrast maddenin miktar1
ve injeksiyon hizina gore belirlenmisti. Kullanilan toplam kontrast madde miktar1 grup
1’de 39 mL; grup 2°de 52 mL; grup 3°te 65 mL; grup 4’te 78 mL idi. Aortta 40-140
keV arasi tiim diizeylerde en yiiksek kontrast ateniiasyonu grup 3’te saptandi. Koroner
arterlerde de ortalama atentiasyonun grup 3’te grup 4’ten daha fazla oldugu enerji
diizeyleri s6z konusuydu. Kontrast atenliasyonu ile benzer sekilde, tiim enerji
diizeylerinde aorttaki giiriiltii grup 3’te en fazlaydi. Grup 3’tin vicut kitle indeksi
(VKI) ortalamas1 grup 4’ten anlamli olarak yiiksekti. Grup 3’te ayrica DLP degeri
ortalamasi da grup 4’ten yiiksekti. Gruplarin ortalama kalp hizlar1 arasinda anlaml
fark yoktu. Tim bu bulgular birlikte ele alindiginda, daha az kontrast madde
kullanilmis olmasina karsin ortalama ateniiasyonun grup 3’te daha fazla olusu
otomatik voltaj segimli tiip akim modiilasyonu ile agiklanabildi. Incelemelerin
gergeklestirildigi Somatom Force (Siemens Medical Solutions) cihazimizdaki CARE
Dose 4D teknolojisi gibi tiip akim modiilasyonu teknolojileri, kilavuz goruntlisu elde
edildikten sonra goriintiilenen bolge ve hasta boyutuna gore en uygun tiip voltaj1 ve
mAs’1 secer (56). Grup 3’te otomatik tiip akim modiilasyonu ile grup 4’e¢ gore daha
yiksek mAs ve daha diislik voltaj uygulanmis olmasi, bu iki grup arasindaki ortalama
DLP, ortalama gurltu ve gerek aort gerekse koroner arterlerdeki ortalama atentiasyon
farkini agiklayabilir. Grup 3’lin ortalama kalp hiz1 grup 4’ten daha az oldugundan daha
yavas sirkiilasyonun sonucu olarak kontrast konjesyonunun da bu grupta daha yiiksek
ateniiasyona katkida bulunabilecegi diisiiniildii ancak bu iki grubun ortalama kalp

hizlar1 arasindaki fark istatistiksel olarak anlamli degildi.
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Koroner BT incelemelerinde hasta kilosuna gore standardize edilerek
sunulmus kontrast madde miktarlar1t mevcut olsa da klinik pratikte bu standartlar her
zaman miimkiin olmayabilir. Ornegin bobrek fonksiyonlar1 bozuk olan hastalarda BT
incelemesi yapilacagi zaman kontrast nefropatisi gelisme riskini en aza indirmek
amaciyla kontrast miktarinin azaltilmasi1 veya daha diigiik konsantrasyonlu kontrast
maddelerin kullanilmasi gerekliligi kaginilmaz hale gelmektedir. Kontrast madde
miktarimin azaltilmasi periferal damar yolu problemli olan hastalarda da 6nemli
olabilmektedir. Daha diisiik kontrast madde miktar1 veya konsantrasyonu daha az
kontrast atentiasyonu anlamia geldiginden goriintii kalitesinin korunmasina yonelik
cesitli onlemler alinabilir. Bunlardan birisi tiip voltajinin degistirilmesidir. Daha diisiik
enerji  iyot ateniiasyonunu artiracagindan kontrast madde miktart veya
konsantrasyonunun azaltilmasi gerektiginde diistik enerji diizeylerinde gorintileme
yapilarak atentiasyon kaybinin oniine gegcilebilir. Yine de, obez hastalarda voltaji
azaltmanin goriintiideki giiriiltiiyii daha fazla artiracagi goz 6niine alinmalidir. Raju ve
ark. cift enerjili ve standart koroner BT ile goriintiilenmis, esit sayida hasta igeren iki
grubu karsilastirdiginda, goriintii kalitesinden 06diin vermeden kontrast madde
miktarinin %50’den fazla azaltilabilecegini gostermislerdir (2). Benzer sekilde, ¢ift
enerjili sanal monokromatik goriintiileme ile standart koroner BT yi karsilastiran bir
calismada Carrascosa ve ark. kontrast dozunun %50 azaltilabilecegini 6ne slirmiistiir
(5). Huang ve ark. ise polikromatik gorintileri monokromatik goruntilerle ve
monokromatik goriintiileri kendi aralarinda karsilasgtirmis, kontrast maddenin %50
oraninda azaltildig1 50 keV diizeyindeki monokromatik goriintiilerde kalitenin rutin
dozda kontrast kullanilan standart polikromatik goriintiilere esit veya onlardan daha
iyi oldugunu gostermistir (3). Calismamizda biz de, literatiirdeki monoenerjetik ve
polienerjetik goriintiileri karsilastiran galismalardakine benzer olarak, 40-60 keV
duzeylerinde monoenerjetik goruntilemenin polienerjetik gorintiilemeye gore daha
yiksek gorintl Kkalitesiyle birlikte oldugunu gosterdik. Farkli kontrast protokol
gruplarinda monoenerjetik goriintiileri birbirleriyle karsilastirmis olmamizin yani sira
her kontrast grubunun kendi icinde polienerjetik ve monoenerjetik goruntilerinin
karsilastirilmis olmasi ¢alismamizin gii¢lii yanlarindandir.

Koroner BT de tiip akim modiilasyonu, tiip voltajinin azaltilmasi, prospektif-

EKG tetikleme ve yiiksek “pitch” spiral goriintiileme ile radyasyon dozu azaltilabilir.
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Cift enerjili koroner BT teknikleri de ozellikle yiiksek “pitch”-diisiik voltaj
kombinasyonlariyla kayda deger diizeyde doz azaltimi saglayabilir. Birbirine dik
oryantasyonda yerlestirilmis iki X-1g1n1 tiipii bulunan ¢ift-kaynak ¢ift enerji tekniginde
tek kesitin gorilintiilenmesi yalnizca c¢eyrek gantri rotasyonuyla bile miimkiin
oldugundan zamansal ¢oziiniirliik oldukca yiiksektir. Iinceleme siiresini kisaltan bu
teknolojinin diisiik enerji ile kombinasyonu goruntu Kkalitesinden 6din vermeden
miliSievert alt1 diizeylerde radyasyon ile inceleme imkani sunar. Klinik uygulamada
iyot ¢ikartma teknigiyle sanal kontrastsiz goriintiilerin olusturulabilmesi ¢ift enerjinin
radyasyon dozu azaltma konusundaki en biiyiik avantajlarindandir. Yamada ve ark.
cift enerjili koroner BT’de sanal kontrastsiz goriintiiler ile kalsiyum skorlama yaparak
baslangicinda kontrastsiz goriintiilerin alindig1 standart koroner BT ye gore radyasyon
dozunda %20 azalma saglamiglardir (57).

Koroner BT de tanisal intrakoroner ateniiasyon i¢in standardize edilmis tek bir
alt sir degeri yoktur. Radyoloji literatiiriindeki gesitli calismalarda 250-350 HU
aralig1 koroner arter darliginin saptanabilmesi i¢in alt sinir olarak gdsterilse de distal
veya darlik bulunmayan damarlarda 200 HU de klinik olarak tanisal kabul
edilmektedir (52,58,59). Benzer sekilde, koroner ateniiasyon igin bir iist sinir da
belirlenmemis olmakla birlikte kiiciik damarlardaki darhklarm 500 HU {stii
ateniiasyonda saptanmasmin giiglestigi bildirilmistir (58). Calismamiza yaygin
kalsifiye plaklari, metalik stentleri veya yaygin distal koroner arter hastaligi bulunan
hastalar1 dahil etmedigimiz i¢in tanisal ateniiasyon araligi icin 200-750 HU arahig
belirlenmistir.

Koroner atenliasyon bir koroner BT’ deki goriintii kalitesini belirleyen tek
faktor degildir. Gorlintiideki SGO velveya KGO degerleri de koroner ateniiasyon ile
birlikte ele alinmali ve kontrast protokolleri tim bu faktorlerin ideali birlikte
saglayabilecegi sekilde optimize edilmelidir. Caliysmamizda tiim kontrast gruplarinda
gerek aort gerekse de koroner arterlerde ortalama kontrast atentiasyonu en ylksek 40
keV, en diisiik 140 keV diizeyindeydi. Kontrast gruplarinda her ii¢ koroner arter i¢in
en yiiksek SGO degerine farkli enerji degerlerinde ulasilirken, tiim gruplarda en
yuksek KGO degerine 90 keV’de ulasildi.

Her bir kontrast grubunda, tiim sanal enerji diizeylerinde 200-750 HU

ateniiasyon araligina giren hastalarin sayist belirlendi. Gerek kontrast gruplarinin
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gerekse de farkli enerji diizeylerinin kendi iglerinde istatistiksel olarak anlamli sekilde
karsilastirilabilmeleri i¢in tim gruplarda yeterli hasta sayisina yalnizca 40, 50 ve 60
keV diizeylerinde ulagilabildi. Tum gruplarda her (i¢ koroner arter igin de ortalama
kontrast ateniiasyonu 40 keV diizeyinde en yliksek, 60 keV diizeyinde ise en diistiktii.

Literaturde ¢ift enerjili koroner BT’de farkli keV diizeylerindeki
kontrastlanma parametrelerini arastiran ilk c¢alismada De Santis ve ark. da
calismamizdakiyle benzer sekilde en yiiksek luminal ateniiasyona 40 keV’de ulagmist1
(52). Bu fantom c¢alismasinda tanisal koroner ateniiasyon icin 300 HU olarak
belirlenen sinir1 gecen Orneklerde (40-70 keV) iyotun injeksiyon hizina gére ayrilmis
farkli gruplarin tamaminda en yiiksek KGO degerine 40 keV’de ulasildi. Rutin
uygulamalarda enerji arttikga goriintiideki giiriiltiiniin azalmas1 ve KGO’nin artmasi
beklenirken, De Santis ve arkadaslarmin g¢alismasinda kullanilan VMI+ (“virtual
monoenergetic imaging plus”) modilinin teknik olarak daha disiik enerji
diizeylerinde giiriiltiide 1yilesme saglamasiyla bu durum acgiklanabilir. Benzer sekilde,
Grant ve ark. Mono+ algoritmasmi sunduklar1 fantom calismasinda 40-190 keV
arasindaki enerji dizeylerinde en yiiksek koroner ateniasyona ve KGO degerine 40
keV’de ulagmistir (36).

Cift kaynakl ¢ift enerji teknigiyle farkli monoenerjetik enerji diizeylerindeki
goriintii kalitesini karsilastiran Okayama ve ark. ¢calismasinda ortalama ateniiasyon en
yuksek 40 keV diizeyinde, en yiksek SGO ise 70 ve 80 keV diizeyindeydi (54). Huang
ve arkadaslarinin standart koroner BT ile ii¢ farkli monoenerjetik enerji diizeyinde (45-
50-55 keV) cift enerjili koroner BT goriintiilerini karsilastirdigi ¢calismada ortalama
kontrast ateniiasyonuna en yiiksek 45 keV diizeyinde ulasilirken, ortalama SGO ve
KGO degerlerine en yiiksek 50 keV diizeyinde ulasilmist: (3). Carrascosa ve ark.
monokromatik ve polikromatik goriintiileri karsilastirdiklar1 ¢alismada en yuksek
ortalama kontrast atentiasyonuna 40 keV diizeyinde ulagsmis olsalar da en yiiksek SGO
ve KGO degerine iteratif rekonstriiksiyonun uygulanabildigi en diisiik monoenerjetik
enerji diizeyi olan 60 keV’de ulasildigint belirtmislerdir (5). Raju ve ark. da cift
enerjiyi kullanarak kontrast dozunu azaltmayi amagladiklar1 calismada iteratif
rekonstriiksiyon algoritmasi en az 60 keV diizeyinde uygulanabildiginden ateniiasyon-
giiriiltii dengesi i¢in ideal enerji diizeyi olarak 60 keV’i 6ne siirmiistiir (2). Benzer

sekilde bizim ¢alismamizda da, tiim gruplarda her ii¢ koroner arter i¢in de en yiiksek
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kontrast atenliasyonu 40 keV duzeyinde iken ortalama SGO ve KGO degerleri 60 keV
diizeyinde en ytiksekti.

Farkli c¢ift enerji teknigini kullanan farkli ireticilerin cihazlarinin
karsilastirildig1 bir fantom ¢alismasinda van Hamersvelt ve ark. tiim cihazlarda ortak
bir injeksiyon protokolu kullanarak en yiiksek kontrast atentasyonuna 40 keV’de
ulasirken en yiiksek KGO degeri tiim cihazlarda ayni enerji diizeyinde elde edilmedi
(60). Gemstone Spectral Imaging (GE) tekniginde en yiiksek KGO 70 keV’de iken,
tek kaynakl1 ¢ift katman dedektorlii (Philips) ve ¢ift kaynakli ¢ift dedektorlii (Siemens)
tekniklerde optimal KGO 40 keV’deydi. Bu fark, iireticilerin diisiik enerji
diizeylerinde giiriiltiiniin artmasim1 Onleyen farkli yontemler kullanilmasindan
kaynaklanmaktaydi.

Calismamizda bazi1 kisithiliklar vardir. TUm bulgular retrospektif olarak
degerlendirildi. Enerji diizeyi artirildik¢a tanisal koroner ateniiasyona ulasan hasta
sayis1 tim gruplarda azaldigindan 70 keV ve tizeri diizeylerde karsilastirmali
istatistiksel analiz yapilamadi. Dolayisiyla, literatiirdeki ¢alismalarla benzer olarak,
daha dar bir enerji araligi degerlendirilebildi. Hasta sayisinin yeterli olmamasindan
Otlrd de kontrast atentasyonu, SGO ve KGO degerlerini birlikte ele alan ideal bir
protokol veya enerji diizeyi formilize edilemedi. Hasta gruplar1 goriintii kalitesini
etkileyebilecek faktorler olan cinsiyet, boy ve kilo gibi faktorler agisindan homojen

degildi.
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6. SONUC

Koroner arterler c¢ift enerjili kardiyak BT ile goruntilenirken gortntl kalitesini
belirleyen tek faktor kontrast ateniiasyonu degildir. Goriintideki giiriiltii, SGO ve
KGO degerleri de dikkate alinmali, kontrast madde protokolleri veya secilecek tiip
enerji1 tiim bu faktorler icin ideali saglayacak sekilde belirlenmelidir.

Cift enerjili kardiyak BT’de goriintii kalitesi kontrast dozunun yanisira tip
voltajiyla da dogrudan iliskilidir. Koroner ateniiasyon monoenerjetik goriintiilemenin
miimkiin oldugu en diisiik diizey olan 40 keV’de tim kontrast protokolleri igin en
yiksektir.

Cift kaynakli cift enerjili kardiyak BT ile 40 ve 50 keV monoenerjetik
goruntilemede standart polienerjetik gorintilemeye gére daha kaliteli gorintiler elde
edilebilir. 60 keV monoenerjetik goérintileme ile standart polienerjetik goruntileme
karsilastirildiginda ise koroner ateniiasyonda anlamli fark yokken ylksek SGO ve
KGO monoenerjetik goruntileme lehinedir.

Bununla birlikte, cift kaynakli ¢ift enerjili BT ile en iyi atentiasyon-SGO-KGO
kombinasyonuna gerek rutin pratikte sik kullanilan kontrast madde dozlarinda,
gerekse de dozun yar1 yariya azaltildigi protokollerde 60 keV’de ulasilabilir.

Oldukga hizli gortintii elde edilebilen ¢ift enerjili kardiyak BT yontemleri ile
goruntt kalitesinden 6diin verilmeden hem radyasyon, hem de kontrast madde

dozunun azaltilmasi ve boylece hasta konforu ve giivenliginin artirilmast miimkiindiir.
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