T.C.
BITLIS EREN UNIVERSITESI
LISANSUSTU EGITIM ENSTITUSU

FIZIK ANABILIM DALI
YUKSEK LISANS TEZI

YENI NESIL POZITRON EMISYON TOMOGRAFI (PET)

CIHAZLARINDA KULLANILABILINECEK SINTILASYON

DEDEKTOR SISTEMLERININ GEANT4 TABANLI GATE
SIMULASYON PROGRAMINDA ARASTIRILMASI

Mehmet Sabri BUDAK

AGUSTOS 2022



FIZIK ANABILIM DALI
YUKSEK LISANS TEZI

YENI NESIL POZITRON EMISYON TOMOGRAFI (PET)

CIHAZLARINDA KULLANILABILINECEK SINTILASYON

DEDEKTOR SISTEMLERININ GEANT4 TABANLI GATE
SIMULASYON PROGRAMINDA ARASTIRILMASI

Hazirlayan

Mehmet Sabri BUDAK

Danigman

Dr. Ogr. Uyesi Nuray YAVUZKANAT

Jiri Uyeleri
Doc. Dr. Sule KARATEPE CELIK
Dr. Ogr. Uyesi Menckse SENYTC}TT
Dr. Ogr. Uyesi Nuray YAVUZKANAT

AGUSTOS 2022



ONAY

Mehmet Sabri BUDAK tarafindan hazirlanan ”Yeni Nesil Pozitron Emisyon
Tomografi (PET) Cihazlarinda Kullanilabilinecek Sintilasyon Dedektor
Sistemlerinin GEANT4 Tabanli GATE Simiilasyon Programinda Arastirilmas1”
adli tez caligmasi 05/08/2022 tarihinde yapilan sinavla agagidaki jiiri tarafindan oybirligi
ile Bitlis Eren Universitesi Lisansiistii Egitim Enstitiisti Fizik Anabilim Dal’nda YUKSEK
LISANS TEZI olarak kabul edilmistir.

Juri Uyeleri Imza

Dr. Ogr. Uyesi Menekse SENYIGIT
(Bagkan)
Dr. Ogr. Uyesi Nuray YAVUZKANAT

(Danigman)

Dogc. Dr. Sule KARATEPE CELIK
(Uye)

Bu tezin kabulii, Lisanstustii Egitim Enstitisi Yoénetim Kurulu'nun .../.../..gin ve

.../... sayili karar ile onaylanmigtir.

Dog¢. Dr. Mehmet Bakir SENGUL

Enstiti Mudura



BITLIS EREN UNIiVERSITESI FEN BILIMLERI ENSTITUSU
YUKSEK LISANS TEZ CALISMASI
ETIiK BEYANI

Bitlis Eren Universitesi Lisanstistii Egitim Enstitiisii tez yazim kilavuzuna gore
hazirlamig oldugum ”"Yeni Nesil Pozitron Emisyon Tomografi (PET) Cihazlarinda
Kullanilabilinecek Sintilasyon Dedektor Sistemlerinin GEANT4 Tabanli GATE
Simiilasyon Programinda Arastirilmasi” adli tezimin 6zgiin bir ¢alisma oldugunu, tez
hazirlanirken tiim agsamalarda bilimsel etik ilkelerine uygun davrandigimi, tez kapsaminda
sunulan tim verileri bilimsel etik ilkelerine uygun elde ettigimi, tezde faydalandigim
tiim eserlere atif yaptigimi ve kaynaklar kisminda bu eserleri gosterdigimi beyan ederim.

05,/08,/2022

Mehmet Sabri BUDAK

Imza



OZET

YENI NESIL POZITRON EMISYON TOMOGRAFI (PET) CIHAZLARINDA
KULLANILABILINECEK SINTILASYON DEDEKTOR SISTEMLERININ GEANT4
TABANLI GATE SIMULASYON PROGRAMINDA ARASTIRILMASI

Mehmet Sabri BUDAK

Yiksek Lisans Tezi

Bitlis Eren Universitesi Lisansiistit Egitim Enstitiisii
Fizik Anabilim Dali
Damgman: Dr. Ogr. Uyesi Nuray YAVUZKANAT
Agustos 2022, 51 sayfa

Sintilasyon dedektorleri niikleer, pargacik ve medikal fizikte radyasyon spektroskopisi
olarak genig bir kullanim alanina sahiptir. Bu dedektor sistemleri radyasyon giivenligi
acisindan nitkleer santrallerde, deney ve aragtirma laboratuvarlarinda da tercih edilen
dedektor sistemleridir. Bu tez ¢alismasinda Geant4 simiilasyonunda yeni nesil sintilasyon
malzemeleri ile halkasal PET (Pozitron Emisyon Tomografi) ve ECAT cihazlarimin
modellemesi yapilmigtir. Farkli dedektor sistemleri ile modellenen PET cihazindan elde
edilen eg zaman ol¢iimleri ve sinogram verileri (tomografi verileri) analiz edilerek tibbi
gorintii ozellikleri aragtirilmigtir. Boylelikle yeni nesil elektronik sistemlerle (SiPMs) son
zamanlarda kegfedilen sintilasyon malzemelerinin optiksel olarak biraraya getirilmesiyle

olusturulan dedektor sistemlerinin PET cihazindaki kullanilabilirligi incelenmigtir.

Anahtar kelimeler: Sintillator, PET, ECAT, Geant4, SiPM



ABSTRACT

THE INVESTIGATION OF THE SCINTILLATION DETECTOR SYSTEM USING IN
THE NEW GENERATION POSITRON EMISSION TOMOGRAPHY (PET) BY
GEANT4 BASED GATE SIMULATION PROGRAM

Mehmet Sabri BUDAK

Master Thesis

Bitlis Eren University Graduate Education Institute
Physics Department
Supervisor: Assst. Prof. Dr. Nuray YAVUZKANAT
August 2022, 51 pages

Scintillation detectors have a wide range of uses as radiation spectroscopy in nuclear,
particle and medical physics. These detector systems are also prefered in nuclear power
plants, experimentation and research laboratories for radiation safety. In this thesis, a ring
PET (Positron Emission Tomography) and ECAT devices system were modelled with new
generation scintillation materials in GEANT4 simulation. The medical image properties
were investigated by analyzing the coincidence time measurements and sinogram data
(tomography data) obtained from the PET device modelled with different detector systems.
Thus, the usability of detector systems, which are formed by optically combining new
generation electronic systems (SiPMs) and recently discovered scintillation materials, in

PET devices has been examined.

Keywords: Sintillation, PET, ECAT, Geant4, SiPM
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ONSOZ

Bu tez ¢alismamda GEANT4 simiilasyonunda yeni nesil sintilasyon malzemeleri
ile halkasal PET ve ECAT cihaz1 modellemesi yapilmigtir. Bu cihazlarda ¢ogunlukla
kullanilan LYSO sintilatorii i¢in oOncelikle farkli kristal uzunluklari ile elde edilen
es zaman Ol¢iim degerleri ve medikal goriintiiyii olumsuz etkileyen random Ol¢iim
sonuglar1 kargilagtirilmigtir. Farkli sintilasyon malzemeleri kullanilarak olugturulan PET
modellemesiyle elde edilen eg zaman Olgtimleri ve sinogram verisi (tomografik veri) analiz
edilerek medikal gorinti ozellikleri aragtinlmistir.  Ozellikle halide grubu inorganik
sintilasyonlarmn (LaBrz, CeBrg ve Srl) sonuglar1 birbirine yakin bulunmustur. Es zaman
olctim degerleri igerisinde random eg zaman oOlgiimlerinin olusma ytizdesine bakildiginda
en az1 %0.14 ile BGO iken en fazla olan ise %0.28 ve %0.27 ile sirasiyla CsI ve Nal(Tl)
bulunmugtur. Yeni nesil sintilasyon malzemelerinden olan GaGG ise PET sistemlerinde
cogunlukla kullamlan LSO ve LYSO’dan sonra %0.18’ilk oranla diigiik random eg zaman
6l¢imii olusturan sintilasyon malzemesi olarak elde edilmigtir. ECAT sisteminde c¢ikt:
olarak aliman sinogram dosyalar1 ImageJ programinda PET gortinti analizlerinde ve
sinogram gortintilemesinde kullanilan Radon dontigimii ara programi ile sinogram
goriintisii elde edilmigtir. Elde edilen sinogram goriintiileri yine bir ara program olan

Fourier doniigtimii yapan FFT yardimi ile yeniden nokta kaynak goriintiisii elde edilmigtir.
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1. GIRIS

Gama (7) radyasyonunun en iyi bilinen dedeksiyon teknigi; sintilasyon kristalleri ile
fotogogaltic1 tiplerin (PMT) optiksel olarak birlegtirilmesiyle elde edilmektedir [1]. Son yirmi
yilda yar1 iletken 1sik sensorleri PMT yerine kullanilmaya baglanmistir. Ciinkii bu sensorler
PMTs’lerden ¢ok daha avantajli ozelliklere sahiplerdir; manyetik alandan etkilenmezler,
¢ok daha diigiik voltajlarda calisabilirler, boyutlar1 daha kiiciiktiir, daha kullanigh ve
portatiflerdir [2]. Tarihsel olarak, SiPMs’lerin (silikon foton ¢ogalticilar) es zaman 6l¢iim
performanst PMTs'lerin performansindan daha dugiiktiir [2].  Fakat yeni sintilasyon
malzemelerinin  bulunmasi1 (SrI ve LaBrs(Ce) gibi) ve SiPMs teknolojisindeki CMOS
gibi yeni gelismelerin sonucunda bu sensorlerin es zaman o6lgiim performanslart PMTs
performansina yaklagmaktadir [3]. Bu tarz dedeksiyon metodu niikleer fizikte oldukga
yaygin olarak kullamlirken en gok da medikal uygulamalari mevcuttur. PET (Pozitron
Emisyon Tomografi), PET-CT (Bilgisayarh Pozitron Emisyon Tomografi) ve SPECT (Tek
Foton Bilgisayarli Tomografi) gibi medikal goriintiileme cihazlarinin en énemli yapilarini bu
dedektor sistemleri olusturmaktadir. PET aym anda, ayni yerde olusan ve zit dogrultuda
yayinlanan 511 keV enerjili anhilasyon fotonlarinin dedeksiyonu yontemine dayanmaktadir.
SPECT ise tek dogrultuda yaymlanan gama fotonlarinin dedeksiyonudur. Her iki medikal
goriintiileme sisteminde de viicuttaki biyolojik bir fonksiyonun molekiiler goriintiillemesi
elde edilir [4]. Bilgisayarli tomografi (CT) sisteminin bu dedeksiyon cihazlarma entegre
edilmesinin iki sebebi vardir. Ilki anatomik goruntiiniin elde edilmesiyle yeri tam olarak
belirlenemeyen yapilarin ve lezyonlarin yeri net olarak belirlenir [5]. Ikincisi ise dedekte edilen
fotonlar organdan ¢ikarken farkli yogunluktaki dokular1 gegerek ilerler ve farkl sogrulmaya
maruz kalirlar. CT sayesinde sogurulma diizeltme islemi yapilarak medikal goriintii kalitesi
artirilir [4,5].

Niikleer tipta daha c¢ok tani amaciyla kullanmilan radyoaktif maddelere
radyofarmasotikler denir ve ¢ogunlukla radyoizotop ile biyoaktif bir bilesenin birlegtirilmesi
ile olugturulurlar [4]. Hastaya damar yoluyla verilen radyofarmasétiklerden (parcalandiklar:
zaman beta 1511 yayan radyoizotoplar F-18 ve Ga-68 gibi [5]) yayilan pozitronlar ilgilenilen
bolgede toplanirlar ve ortamdaki elektronlarla bir araya geldiklerinde anhilasyon olay1 (yok
olma olay1) gergeklesir. Ortamdaki pozitron ve elektron yok olarak 511 keV’lik enerjiye

sahip birbirlerine zit yoénlerde yayinlanan iki « fotonu (anhilasyon fotonu) agiga ¢ikar.



Yaklagik 180°derecelik aciyla yaymlanan bu iki « radyasyonu karsihikh iki farkl detektor
tarafindan dedekte edilir. Bu dogrultudaki sanal hat LOR (lines of response-eg cevap egrisi)
olarak tamimlanir ve bu hat boyunca karsilikli gelen iki foton belirlenir. Niikleer tiptaki
goriintiileme sistemlerinde sac¢ilmig fotonlarin sayimi kacinilmazdir ve bu sagilmig fotonlarin
olgiimii medikal goriintiiyt olumsuz olarak etkiler [4]. Bazi durumlarda da kargihkl iki
dedektor gama fotonunu tespit eder ama farkl yerlerde olusmus iki farkli yok olma olayma
ait anhilasyon fotonlar1 tek bir yok olma olayiymig gibi saptanabilir. Bunlarin ayirimi
yalnizca es zamanh olarak dedekte edebilen sistemler (anhilasyon es zaman dedeksiyon
sistemi) ile gergeklegebilir. Eg zaman devresi 8-12 ns gibi zaman arahiginda gelen fotonlar
gercek olarak algilarken bu zaman araligindan énce veya sonra gelen fotonlar1 da gercek
olmayan random sinyaller olarak degerlendirir [4]. Boylelikle daha net ve dogru bir medikal
goriintii olugturulmus olunur. Eger dedektoriin es zaman o6lgiimii nano-saniyeden daha
diigiikse TOF (Time of Flight (ugus zamam)) bolgesine girer ve boylelikle dedekte edilen
fotonlar arasindaki zaman farkina gére LOR uzunlugu azalabilir [2]. Ayrica iyi bir eg
zaman 6l¢imi ile yanhg es zaman ol¢iimleri (false koinsidans olaylari) azaltilir. Giiniimizde
medikal goriintilleme cihazlarina TOF teknolojisinin girmesiyle beraber PET goriintiilerinin
kalitesi artmig ve boylelikle lezyon ayirimi kolaylagmigtir [5]. Medikal goriintilemedeki
iyilesmelerin yaninda ayrica hizli zaman 6lgiimii yapabilen dedektor sistemleri bazi kritik
niikleer fizik deneylerinde de biiyiik bir 6éneme sahiplerdir. Uyarilmig seviyedeki ¢ekirdegin
omriiniin belirlenmesinde hizli 6lgtim yapabilen dedektorlere (piko-saniye ya da daha disiik
seviyede ol¢iim yapabilen cihazlara) ihtiyag vardir [2]. Ayrica uyarilmig seviyedeki ¢ekirdegin
gama fotonu gecisleri hizli cevap verebilen dedektor sistemleriyle kolaylikla ayirt edilir hale
gelebilir.

BaF, en iyi bilinen hizli 6l¢iim yapabilen sintilator detektorleridir.  Ancak yeni
sintilasyon malzemelerinin kegfedilmesiyle BaF, yerini LYSO’ya daha sonrada LaBrs, Srl,
CeBrs; ve GAGG(Ce) gibi daha hizh sintilatérlere birakmigtir.  Bu calismada Geant4
tabanli ¢alisan GATE simiilasyonun da yeni nesil dedektor sistemleri ile halkasal PET
ve ECAT cihazi modellenerek elde edilen sonuglar kargilagtirilmigtir.  Bu cihazlarda
genellikle kullanilan LYSO sintilatort i¢in oncelikle farkli kristal uzunluklar ile elde
edilen es zaman Ol¢iim degerleri ve medikal goriintiiyi olumsuz etkileyen random ol¢iim
sonuclar1 kargilagtirilmigtir. Farkli sintilasyon malzemeleri kullanilarak olusturulan PET

modellemesiyle elde edilen eg zaman Olgiimleri ve sinogram verisi (tomografik veri) analiz



edilerek medikal gortinti ozellikleri aragtirilmigtir. Ozellikle halide grubu inorganik
sintilasyonlarim (LaBrs, CeBrs ve Srl) sonuglari birbirine yakin bulunmusgtur. Es zaman
ol¢tim degerleri icerisinde random eg zaman Ol¢iimiintin olugsma yiizdesine bakildiginda en azi
%0.14 ile BGO iken en fazla olan ise %0.28 ve %0.27 ile sirasiyla Csl ve Nal(T1) bulunmustur.
Yeni nesil sintilasyon malzemelerinden olan GaGG ise PET sistemlerinde cogunlukla
kullanilan LSO ve LYSO’dan sonra %0.18’ilk oranla diigiik random koinsidans olugturan
sintilasyon malzemesi olarak elde edilmistir. ECAT sisteminde ¢ikti olarak alinan sinogram
dosyalar1 ImageJ programinda PET gortintii analizlerinde ve sinogram goriintiillemesinde
kullanilan Radon doniigiimii ara programu ile sinogram goriintisii elde edilmistir [6]. Elde
edilen sinogram goriintiileri yine bir ara program olan Fourier dontigiimii yapan FFT yardimi
ile yeniden nokta kaynak goriintiisii elde edilmistir.

Bu tez caligmasinda oncelikle, sintilasyon dedektor sistemleri yardimiyla olusturulan
farkli medikal goriintiileme tekniklerinden ve molekiiler goriintiiniin olusabilmesi i¢in gerekli
olan radyofarmasotiklerden bahsedilmigtir. Sonraki kisimda sintilasyon malzemeleri ve
bunlarin elektronigi detayli olarak anlatilmigtir. Daha sonra ise medikal goriintiiniin
olusabilmesi i¢in gerekli olan bazi matematiksel algoritmalar ve Geant4 tabanl calisan GATE
simiilasyon programi anlatilmigtir. Ikinci bolim olan Materyal ve Yéntem’de ise GATE
simiilasyonunda yapilan halkasal PET ve ECAT cihazlarinin modellemesi ve detayh olarak
onun bilegenleri agiklanmigtir. En son boliimler de ise elde edilen sonuclara ve bu sonuglarin

analizlerine yer verilmigtir.

1.1.Niikleer Tipta Medikal Goriintiileme ve Radyofarmasotikler

Niikleer tipta medikal goriintilleme genel olarak farkli goriintiileme tekniklerini igeren
ve basit bir diizlemden daha karmagik olan tiim viicut goriintillemesi yapabilen SPECT (Tek
Foton Emisyon Bilgisayarh Tomografi) ve PET (Pozitron Emisyon Tomogrofi) sistemlerinden
olugur [7]. Hastanin damar yoluna enjekte edilen radyoaktif izotopla igaretlenmis molekiilden
yaymnlanan radyasyonun Olctilmesiyle tibbi goriintii olusturulur.  Radyoaktif cekirdek
tarafindan direkt yayinlanan fotonlarin olgiilmesiyle tek foton gortintiilemesi elde edilirken,
511 keV’lik enerjiye sahip birbirlerine zit yonlerde giden foton c¢iftlerinin (anhilasyon
fotonlar1) eg zaman 6lgiimleriyle de PET goriintiilemesi olugur.

SPECT goriintiileme sistemi bir, iki veya tglii biiyitk Angler kamerasindan olugur



(Sekil 1.1.), PET sistemi ise hasta etrafinda dolanan c¢embersel ve ¢oklu dedektor

sistemlerinden olugur [7]. Ilk SPECT dedektérleri dairesel olarak tasarlanmistir ve bu durum

Goriintiilenen Organ

. Kolimatar

| Nal(Tl) sintilasyon Kristali

:l—Foton;ogaItm Tiipler (PMTs)

Sekil 1.1. Angler Kamerasinin yapisinda bulunan sistemlerin gosterimi. Ik defa Hal Anger

tarafindan 1956 yilinda 10 cm ¢apinda ve 6 mm kalimhgimdaki Nal(T1) sintilasyonu 7 adet
Foton ¢ogaltici tiiple (PMTs) birlegtirilerek Angler kamerast icat edilmigtir [8].

goriintiilenecek bolgenin veya organin bazi kisimlarinin goriintii disinda kalmasina sebep
olmugtur [9]. Sonrasinda ise dikdoértgen seklinde tasarlanarak tiim viicut gortintiilemesine
daha uygun hale getirilmigtir. SPECT ve PET sistemlerinde 6ncelikle hastaya radyasyonlu
ilag¢ verilerek ajaninin hedef organda tutunmasi saglanir. Hedef organ tarafindan yayimlanan
radyasyon (gogunlukla gama-igin1) hasta etrafinda dénen dedektorler tarafindan dedekte
edilerek bilgisayar yardimi ile sayisallagtirihir. SPECT sisteminin niikleer tipta en ¢ok
kullamldigr goriintillemeler beyin, kalp ve kemik i¢indir [9].

Niikleer Tipta, tani veya tedavi amaciyla kullanilan radyofarmasdtiklerin
(radyasyonlu ilaglarin) yapisindaki radyoizotoplar reaktor, jenerator veya siklatronlarda
tiretilirler.  Giiniimiizde 100’den fazla hastalik teshisinde veya tedavisinde kullanilan
radyofarmasotiklerin, hazirlanmasinda medikal goriintiilemenin yapilacagi organ igin
ozel bir ilag belirlenir.  Gorlintiilenmesi istenilen organ icine lokalize olabilecek veya
organin fizyolojik fonksiyonuna katilabilecek gekilde segilen ila¢ (farmasotik) uygun bir
radyoniiklid ile baglanarak igaretleme iglemi (label edilme) gerceklegtirilir. Hastaya verilen
bu radyofarmasotik yapisina igaretlenen radyontiklid’den yayilan radyasyon (beta veya
gama-1gin1) dedektorler tarafindan algilanarak baz algoritmalardan gectikten sonra anlaml
birer tibbi goriintiiye doniigiirler. Organizmadaki radyoniiklid’in dagilimi bize anatomik bilgi

verirken, zamana bagh olarak gortinen degisiklikler de fizyolojik bilgiyi verir [10].



Niikleer tipta yapay yollarla iiretilen radyoaktif ilaglarin yaklasik yiizde 95’1 hastalik
teshisinde kullamilirken yiizde 5°lik bir kismi da tedavide kullamihirlar [10]. Radyoaktif
ilaglarin hazirlanmasinda énemsenmeyecek kadar az miktarda (eser miktarda) farmasotik
kullanildigindan, farmakolojik etkileri bulunmamaktadir. Ancak ila¢ olarak simiflandirilarak
insanlara uygulandigindan dolay1 ilaclara uygulanilan tiim kalite kontroller radyoaktif ilaclar
icin de gecerlidir. Radyofarmasotiklere sterilize ve toksisite gibi standart ilag kalite kontrol
testlerinin yanminda ayrica radyoaktiviteye bagl radyocgekirdek ve radyokimyasal safligi
gibi ekstra kalite kontrol testlerinin de uygulanmasi gerekmektedir [10]. Radyoizotopun
iretim stirecinin, ila¢ molekiiliine entegre edilmesinin ve kullamiminin kolay olmas:
tercih edilir.  Ayrica hasta viicudunda uzun siire kalmamasi i¢in yari-6mrii kisa olan
radyo-cekirdekler tercih edilir. Tc-99m niikleer tipta kullanilan en yaygin ve uygun fiziksel
ozelliklerinden dolay1 en ideal radyoizotoptur [10]. 140 keV enerjili gama radyasyonu yayan
Teknesyum izotopunun fiziksel yari-omrii 6 saattir. Niikleer tipta siklikla kullanilan bazi

radyofarmasotiklerin listesi Cizelge 1.1. verilmigtir.

Cizelge 1.1. Niikleer tipta siklikla kullanilan radyasyonlu ilaclar ve bu ilaglarin 6nemli

szellikleri [10,11].

I Yar: omiir Yayinlanan Kullanim .. . .
Radyoniiklid . . Uretim yeri
(dakika) Radyasyon tiirii Alam
Ry, 20,38 BT (960 keV) PET-teshisde Siklotron
18N 10,0 BT (120 keV) PET-teghisde Siklotron
150 2,0 Bt (173 keV) PET-teghisde Siklotron
18 p 110 BT (250 keV) PET-teghisde Siklotron
82Rb 1,2 BT (3,4 keV) PET-teshisde Jenerator
8Ga 68 Bt (1,92 MeV) PET ve SPECT-teshisde | Gallium-68 Jenerator
99mpe 361 Bt 140 SPECT-teshisde Jenerator
133 Xn 7 546 B~ and gama (0,364 and 81 keV) SPECT-teshisde reaktor
2017y 4 378 X-Ray (70-80 keV) gama (135-167 keV) SPECT-teshisde reaktor
99y 3 845 BT (2,3 keV) tedavi edici reaktor
131y 11 549 BT and gama (0,81 and 364 keV) tedavi edici reaktor
T Ly 9 576 BT (497 keV) tedavi edici reaktor

1.2.Pozitron Emisyon Tomogrofi (PET)

PET ilgilenilen bolgeye ait metabolik ve fonksiyonel medikal goriintiillemenin
yapilmasini saglayan niikleer tip teknigidir. Damar yolu ile hastaya enjekte edilen radyoaktif

ila¢ (6rnegin; C-11) ilgilenilen bolgenin anormal ve patolojik dokularinda birikir. Canli



organizmadaki radyoizotopdan yayinlanan pozitron kisa bir mesafe kat ettikten sonra
ortamda bulunan elektronla birlegerek yok olur. Bu olaya yok olma olay1 denir ve pozitronla
elektronun durgun haldeki kiitle enerjisine egit miktarda bir birine neredeyse 180 derecelik z1t
yonlerde iki foton yayimlanir. Agiga ¢ikan bu 511 keV enerjili iki gama 1gilarina yok olma
fotonlar1 ya da anhilasyon fotonlari denir. PET cihazlarinin temelinde kullanilan anhilasyon
olaymin gorseli Sekil 1.2.’de verildigi gibidir. Uyarilmig durumdaki C-11 radyoizotopu
kararh hale gegerek B-11 ¢ekirdegine bozulurken pozitron () yayimlanmir. Yayimlanan bu
pozitronlarin bulunduklar: ortamda alabilecekleri mesafe ¢ok kisadir (free-range) ve ortamda
bulunan elektronla karsilasarak yok olma olayimni gerceklestirirler. Enerjinin ve momentumun
korunumunda, var olan kiitleler (pozitron ve elektronun kiitlesi) 511 keV enerjiye sahip iki

foton olarak agiga ¢ikar.

0 Proton 0 Foton

180
ONOtron (gama-ray)
511 keV

e.Elektron

e Pozitron
Foton

'gama-ray)
311 keV

B8

bozunumy
PET dedektor

Sekil 1.2. Yok olma (anhilasyon) olaymin sekilsel gosterimi. Uyarilmig C-11 radyoizotopu
kararh hale gecerken pozitron (1) yaymlanir. Ortamda alabilecekleri mesafe ¢ok kisa olan
pozitron elektronla kargilaginca anhilasyon olay1 gergeklegir ve 511 keV’lik enerjiye sahip

anhilasyon fotonlar agiga gikar [12].

Anhilasyon fotonlar1 hasta etrafinda 360 derece dolanan dedektorler tarafindan
algilanir ve olayin gerceklestigi yer algoritmalarla belirlenerek molekiiler goriintii elde edilir.
71t yonlere yonelen iki fotonun ol¢iimii es zaman yada coincidence devreleri ile miimkiindiir.
PET cihazlarindaki es zaman goriintiilemesinin sematik gosterimi Sekil 1.3.’de verildigi

gibidir. Temelinde iki kargilikli bulunan dedektor sisteminden olusan PET de sinyaller sinyal
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Sekil 1.3. PET cihazlarmm temelini olusturan es zaman (coincidence) gortntiilemesinin
sematik gosterimi. Kargilikli dedektorler tarafindan algilanan sinyaller PHA’ye gonderilir
ve 450-650 keV enerji araligindaki sinyaller kullanilir. Eg zaman ol¢iim hassasiyeti 10
nanosaniye olup bu zaman araligindaki eg zaman ol¢iimleri goriintiillemede kullanilirken

digindaki sinyaller kullanilmazlar [13].

yiksekligi analizorii olarak bilinen PHA’ye gider. PHA-pulse hight analyser olarak bilinir ve
olugsan olaylar1 tetikleyerek belirli enerji esigindeki pulse’lar1 sinyallegtirir. PET sisteminde
secilen enerji esigi 450 keV ile 650 keV arasinda olmalidir ki 511 keV’lik anhilasyon fotonlar:
sinyallegebilsin. Zaman araligi 6l¢timii 10 nano-saniye’deki ayni1 anda iki dedektor tarafindan
sinyalin olugmasi halinde sinyaller medikal goriintiillemede kullanilir. Bu zaman araliginda
olmayan ve eg zaman Ol¢timii olmayan sinyaller ise goriintiileme de kullanilmazlar. Es zaman
ol¢tim tespiti ile karsilikli ¢cakisan iki dedektor arasindaki hat boyunca yok olma olayimin
gergeklestigi yeri gosteren LOR (line of response-yanit hatti) bilgisi elde edilir. Sekil 1.4.de
PET cihazinda ol¢iilme olasiliklart bulunan dort farkli olayin detayh gosterimi verilmigtir.
PET cihazinin kargilikli iki dedektor sistemi tarafindan aymi anda (yada es zaman 6lgiim
arahiginda) 6l¢iilen eg zaman olay1 gergek anhilasyon olayina ait ise gercek eg zaman olayidir
(Sekil 1.4.(a)). Sagilmali yada dagilmh es zaman olayinda anhilasyon fotonlarindan en az
biri ¢evre ile etkilesime girerek compton sacilmasi ile sacilir ve olayin gerceklestigi yerden
farkli yerde sanki olay gergeklegmis gibi dedektorler tarafindan algilanir (Sekil 1.4.(b)).
Random (rastgele) es zaman olayi, iki farkhi yerde gergeklegen iki anhilasyon olayimin tek

bir olaymig gibi algilanmasidir (Sekil 1.4.(c)). Coklu eg zaman olayi ise iki yada daha fazla



Sekil 1.4. Tek bir dedektor halkasinda gosterilen PET goriintiillemedeki cakisik dort farkl es
zaman Ol¢iim olaylarmin gosterimi. (a) Gergek olay, (b) sagilmali-dagilimh olay, (c) rastgele

olay ve (d) ¢oklu olay. [14].

yok olma olaymin ayni e zaman aralig) (cihazin eg zaman penceresi time window) igerisinde
sayildiginda olusur (Sekil 1.4.(d)). Bu durumda, yok olma olaymin dogru dedektor ¢iftlerinde
kaydedilip kaydedilmedigi net degildir. Bu dort es zaman 6lgiimlerinden sadece gercek olaylar
yok olma olay1r hakkinda dogru bilgi verir. Diger ii¢ii olugturulacak goriintiiyii bozar ve
etkilerinin diizeltmesi gerekmektedir [14].

Goriintiillemesi yapilacak bolgenin etrafinda 360°donen dedektorler kiimesi tarafindan
algilanan farkli olay ol¢timleri ve diizeltmelerinin uygulanmasindan sonra elde edilen datalar
ile yeniden goriintii olugturularak molekitiler gortintii olusturulur. Giiniimiiz hastanelerinde
kullanilan PET cihazlarinin sekilsel gosterimi Sekil 1.5. deki gibidir.

Giintimtzde en iyi bilinen ve yaygin olarak kullanilan teknik olmasina ragmen bazi
durumlarda kullanimi miimkiin olmadigi gibi baz kisitlamalarda s6z konusudur. En basta
PET’in kullaniminda gerekli olan radyoniiklidlerin iiretimi i¢in hizlandirici teknolojisinin en

temeli olan ve yiiksek maliyetli olan Siklotron gerekmektedir. Ayrica radyo farmasdétiklerin
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Sekil 1.5. PET goriintiileme siireclerinin gorseli. Sekil 1.2.°de gosterildigi gibi, yok olma
olay1 sonrasinda agiga ¢ikan 511 keV’lik enerjiye sahip fotonun pozitron emisyon tomografi
cihazin kafa kisminda bulunan halka seklindeki detektorler tarafindan olgiilerek dijital
sinyal olarak bilgisayar ortamina aktarilmasinin gosterimi. Kaydedilen bu sinyaller cesitli
algoritmalarda gecirilerek yok olma olayimnin gerceklestigi yerler tespit edilir ve boylelikle

tibbi goriintilleme elde edilmis olunur [15].

tiretimi i¢in 6zel kimyasal sentez ekipmanina ihtiya¢ vardir. Canli organizmaya zararinin en
az olmasi i¢in bu cihazlarda kullanilan radyo farmasoétiklerin yarilanma omrii ozellikle kisa
olmasina dikkat edilmesine ragmen bazi durumlarda 6zellikle hamilelerde bu goriintiilleme

tekniginin kullanimi énerilmez (radyasyonun dolayli etkisinden dolay1).
1.3.Bilgisayarli Tomografi (BT)

1960 yilinda bilgisayar ve teknolojideki geligsmelerin sonucu olarak ilk bilgisayarl
tomografi (BT) goriintiilleme cihaz1 geligtirilmigtir. Ilerleyen yillarda cihazlardaki geligmeler
ve iyilegtirmeler sonucunda hastalara daha hizli, daha konforlu hizmetin yaninda hastanin
maruz kaldigi radyasyon dozu azalmig ve daha kaliteli goriintiilleme yapabilen cihazlar elde
edilmigtir [9, 16]. Standart rontgen cihazlarindaki gibi Bilgisayarli tomografi cihazinda

da X-iginlari kullanilir.  Rontgen cihazindan en biiyiik farki ise yumusak dokularin ve



viicut derinliklerinin medikal gortintiilerinin BT ile elde edilmesidir. Rontgen ile st tiste
gelen organ goruntiileri olugurken, BT ile organin her bir dokusu ayirt edilmektedir [9].
BT cihazda X-igim1 iireten bir tip ve tam karsisinda da dedektorler bulunmaktadir.
Gortintiisii istenilen bolgeye farkli agilardan gonderilen pek cok X-iginlarimin viicuttan
gegtikten sonraki kesitsel olarak elde edilen goriintilleme yontemine tomografi denir [16].
Viicuttan gecen X-iginlart dedektorler tarafindan algilanarak sayisallagtirilir ve kesitsel
gortintiiye dontigttrilir [9]. Xagmimin gegtigi ortamdaki malzemenin atom numarasina
yani proton sayisma dolaysiyla elektron sayisina bagh olarak zayiflama katsayis1 (soniim
katsayis1) degismektedir. Ortamin atom numarasi arttikga elektron sayisi da artacagindan
dolay1 X-151m1 daha fazla ortam tarafindan absorbe edilecektir. X-igim1 fotonlarmin yolu
tizerindeki dokularin atom numarasi, dokularin yogunlugu ve kalinliklarimin farklihigindan
gecirgenliklerini de farklilik gosterir. Sekil 1.6. da verildigi gibi izdiisiim gortintiisii elde edilen
dokudan gegen X-iginlar1 farkli tutulumlar olusturur. Bu degiskene gore alinacak cizgisel

integral bize nesnenin izdiigim goriintiisiinii verir. Viicudun etrafinda donerek 360 derecelik

Sekil 1.6. iki adet silindirik nesnenin farkh agilarda elde edilen izdiigtim goriintiileri [16].

agiyla ve X-1ginlarinin zayiflamasina bagh olarak alinan kesit goriintiilerinin her bir matris
eleman1 dokularin sogurma katsayilariyla orantili olacaktir. Bu attenuasyon (sogrulma (u))
katsayilar1 Hounsfield Unit (HU) ile ifade edilip -1024 ile 3071 arasinda degerler alir [17] ve

suyun zayiflama katsayisina gore agsagidaki denklem 1.1°'de verildigi gibi hesaplanir.

Hdoku (5573/7 Z) — Hsu (1 1)

HU(z,y,z) = 1000 *
ILLS'U,

Burada ki (x,y,z) kesit goriintiisiindeki bir vokselin koordinat bilgisidir. fis, Ve flaory Sirasiyla
suyun ve goriintiisii elde edilecek dokunun lineer soniim katsayilaridir. Elde edilen HU

degerleri gri skalaya doniigttirillerek BT goriintiisti olugturulur [17]. Bazi dokularin HU
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Cizelge 1.2. Baz dokularin HU degerlerinin verildigi tablo [16].

Doku HU Degerleri
Kemik 1000
Yag -100 - (-50)
Karaciger 40-60
Beyin 43-46
Kan 40
Hava -1000

degerleri asagidaki Cizelge 1.2.’de verilmigtir. Tk Bilgisayarli Tomografi cihazi ile elde edilen
beyin timoriiniin goriintiisi ve giiniimiiz hastanelerinde kullanilan BT cihaz ile elde edilen

kanamali beyin tomografisinin goriintiileri Sekil 1.7.’de verildigi gibidir. Giiniimiizde ise

(a) Beyin tumoriiniin goruntiisi [15]. (b) Beyin kanamasimm goriintisii [15].

Sekil 1.7. Ilk BT ve giiniimiizde hastanelerde kullamlan BT cihaziyla elde edilen insan
beyninin tomografik goruntisiiniin kargilagtirmasi. (a) Ik BT cihaziyla elde edilen insan
beynindeki tiimoérlit kisimin gorintisii. Ust sol tarafdaki biyiik siyahlik tiimérin dagilimim
gosteriyor. (b) Giintmizde kullanilan modern BT cihaziyla elde edilen insan beyninin

goriintisii. Alt sag tarfadaki acik gri dagilim beyindeki kanamay1 gostermektedir.

COVID-19 hastaliginin teshisinde bile BT goriintiilemeleri biiyiik bir éneme sahip olmaya

devam ediyor [15]. Medikal goriintiillemelerde BT tarama cihazinin pek ¢ok avantajlarimin

11



yaninda en 6nemli dezavantaji olan hastalarin maruz kaldigi radyasyon oraninin standart
rontgen cihazlarimi 7 kati oldugu unutulmamahdir [18,19]. Ayrica BT taramalariyla
radyasyona maruz kalinmasi sonucunda uzun vadede kanser riskinin artigi gilintimiizde
yaygin bir sorun haline gelmektedir. BT taramalar1 sirasinda hastaya ayrica enjekte edilen
iyonlagtirici radyasyonun dozu da dikkatle kontrol edilmelidir. Uzun vadede BT taramasi

yapilan hastalarda kanser ve 16semi sorunlari geligebilir [8].
1.4. Bilgisayarlh Pozitron Emisyon Tomografisi (PET-BT)

Canli organizmanin anatomik verilerinde BT, organlarin ya da tiimoriin fizyolojik
bilgileri i¢in PET kullamlmaktadir. Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) teknolojisi,
Bilgisayarli Tomografi (BT) ile birlestirilerek, bir¢cok hastaligin teghisine olanak saglayan
ve bu alanda diinyada kullanilan en ileri teknoloji tibbi gortintiileme yontemlerinden biridir.
PET ve BT goriintiilerinin amaci 6zellikle kanserli hasta icin, detayh ve saglikli bir rapor
hazirlamakta yardimeci olmaktir. BT taramasi bedenin bazi bolgelerinden elde edilen
ve X 1ginlarinin 3D gortntiisiini elde etmek i¢in kullanilir. PET taramasi ile vucutta
ilgilenilen bolgedeki tiimorleri tespit etmek icin bir radyoaktif ila¢ yardimiyla bolge daha
aktif hale getirilerek daha iyi bir gortintilleme elde edilir [15]. PET-BT, PET ve BT
gibi iki farkl cihazin bir araya getirilerek olusturulan hibrid bir molekiiler goriintiileme
teknigidir [20]. Biiyiik bir oranda kanserin tan ve kanser evrelerinin goriintiillemesinde
kullamlmaktadir. Ozellikle kanserin ilk teshisi, evreleri yaygmhgmm belirlenmesi ve dogru
bir tedavi plani ¢ikarilmasi i¢in tiim asamalar bu cihaz ile gergeklestirilmektedir. Bunun
yaninda nedeni bilinmeyen tanisi konulamayan hastaliklarin teshisi, bulagma odaklarinin
bulunmasi, kalp rahatsizliklarinda canli dokunun tespiti ile Alzheimer ve demansi ayriminda
da bu gortintiileme tekniginden yararlamlmaktadir [20]. PET-BT ile pek ¢ok kanser ¢egidinin
tespit edilmesinin yaninda radyoterapi tedavisinin uygulanabilirliginde de 6nemli bir role

oynar.
1.5. Zaman Bilgisi I¢ceren Pozitron Emisyon Tomografisi (TOF-PET)

Time-of-Flight (TOF) teknolojisine sahip PET tarayicilar son yillarda yaygin olarak
kullanilmaya baglamigtir. Bu teknolojide anhilasyon olayinin gerceklestigi yerin merkezinden

dedektorlere gelen 511 keV’lik fotonlarin almig olduklar1 yollar esit degilse bu fotonlarin
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dedektorlere ulagsma stireleri farkhidir. Bu farklibk yazilim ile diizeltilerek LOR iginde
algilamir.  Ozellikle derinde olmayan lezyonlarin kaliteli gorintiilenebilmesi icin TOF
teknolojisi klinik olarak énemlidir. Sekil 1.8.’de gosterildigi gibi TOF teknolojisine sahip PET
ile elde edilen fantom goriintiileri TOF sistemi olmadan olusturulan PET goriintiisiinden

daha kalitelidir [20].

Sekil 1.8. TOF teknolojisi olan ve olmayan PET goriintiileme cihazlariyla elde edilen
fantom gorintilerinin kargilagtirmasi.  Ust {i¢ goriintii. TOF sisteminin olmadigy PET
goriintiisi iken, alt ti¢ fantom goriintiisii ise TOF-PET cihaz kullanilarak elde edilen fantom
goriintiisi. Sekilden de anlasildigr gibi alttaki goriintiilerin netligi ve kalitesi tisttekilere gore

¢ok daha iyidir [20].

Ilgilenilen bélgede toplanan radyasyonlu ilagtan agiga cikan pozitron ortamdaki
elektron ile birlegip birbirini imha etmesiyle (yok olma olay1) eg zaman olayr olugur [7].
Olusan bu eg zaman 6l¢iimi ile beraber tam z1t yonlerde bir ¢ift gama 1511 meydana gelir.
Aralarinda 180 derecelik a¢1 bulunan iki dedektor tarafindan tespit edilen eg zamanl bir gama
cifti gercek eg zaman olayi olarak ol¢iiliir ve adlandirilir. Cakigik es zaman tespiti durumu eg
zamanlhlik kogulu, her dedektoérde yapilan ol¢timlerin birka¢ nanosaniye icinde gerceklesme
durumudur. Eger cakisma durumu saglanirsa, her bir dedektor dizisinden eg zamanlh bilgi
alimir. Mevcut dedektorlerin her biri iki boyutlu diziler seklinde oldugundan dolayi, ¢oklu
kanallar ile depolanan bilgiler es zaman olayinin gerceklestigi yerin konumu hakkinda bize
detayl bilgi vermektedir. Dolaysiyla es zaman tespiti ¢ok etkili ve 6nemli bir tekniktir. Bu

teknik siiregle ilgisi olmayan giirtiltii olaylarinin veri toplama sistemleri (DAQ) tarafindan
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sayisallagtirilmadan ortadan kaldirmak icin kullanilir. Eg zaman 6l¢iimi genellikle ikili bir
olay olarak da kabul edilir. Diger bir deyisle, 5 ns’lik gakigma stiresi i¢inde (es zaman periodu)
her bir dedektor dizisinde bir olay tespit edilir [7]. Bununla birlikte, iki olaym “tesadiifi”
arasindaki gercek zaman farkinin 6lgiildiigti bagka bir teknik ile ek bilgi saglanir. Buna ucus
stresi (TOF) denir ve hedef i¢indeki etkilesimin derinligi (depth-of-interaction) hakkinda
bilgi saglanir. Bunun sonucunda hedef i¢indeki etkilegsimin durumu hakkinda detayli bilgi

edinilmis olunur [7].
1.6.PET-MRI Konsepti

PET-MRI goriintiileme teknolojisi pozitron emisyon tomografi cihaziyla elde edilen
fonksiyonel goriintiiniin manyetik rezonans goriintiileme cihaziyla olugturulan yumusak doku
morfolojik (anatomik) goriintisiini biraraya getirilerek olusturulan hibrit bir goriintiileme
sistemidir [21]. Ik defa 1991 yilnda R. Raylman’m doktora tezinde PET ile MRI
kombinasyonundan bahsedilmigtir [22]. Aymi anda PET-MRI gortintiilemesi ise ilk defa 1997
yilinda gergeklegtirilmistir [23]. Ticari olarak kullanilabilir cihaz haline gelmesi igin 13 yil
gegmistir [23] ve giiniimiizde yeni dedektor teknolojileriyle kliniklerde kullanilmaktadir.

Pozitron emisyon tomografisinde kullanilan  [*® F]-2-fluoro-2-deoxy-D-glucose
(FDG) ile tiimér metobolizmasi hakkinda fonksiyonel veriler saglanmir ve lenf nodu
tutulumu ile uzak metastazlarin degerlendirirmesinde PET morfolojik goriintiilemenin
tamamlayicisidir [21]. Fakat PET ile elde edilen gortintiideki anatomik bilgi eksikligi ve
diigiik goriintii ¢oztintrligii gibi limitlerden dolay1 siklikla lezyonlarin yerinin tam olarak
belirlenmesi zorlasir ve cevredeki organlara olasi timor dagiliminin degerlendirilmesi
tehlikeye girer [21]. Bu limitin iistesinden gelmek i¢in PET-CT gibi hibrit goriintiileme
sistemleri geligtirilmis ve bu sistemler kliniklerde iyi bir rutin kullanim yeri edinmiglerdir.

BT X-ginlarinin  viicuttan gegtikten sonra soéniime ugramasinin tomografik
olgiimiinden  tretilir. Gortintii  kontrastindaki farkliliklar doku yogunlugundaki
farkhliklardan kaynaklamir. MR goriintiisit belirli bir ¢ekirdek (genellikle hidrojen)
tarafindan absorbe edilen radyo frekansi enerjisine vermis oldugu yanittan olugsur. MR ile
goriintiilenen bolgedeki proton dagilimimin tomografik haritas: elde edilir. MR ile CT den
daha tistlin bir yumugak doku kontrasti elde edilir. Bu karin organlarinin, beyin ve kas-iskelet

sisteminin goriintiillenmesinde avantaj saglar. MR ile hastay1 yeniden konumlandirmadan
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hemen hemen her oryantasyonda goriintiileme yapilabilir. Ayrica fonksiyonel goriintiiniin
elde edilmesi difiizyon goriintiileme ve fMRI ile miimkiindiir. MR gortintillemede hasta
radyasyona maruz kalmaz [21,24]. MR goriintillemenin bu avantajlariin yaninda ayrica
bazi olumsuz 6zellikleri de mevcuttur. Gortintiileme zamani MR’da 20 ile 60 dakika arasinda
olup CT ye gore olduk¢a uzundur [21,24]. MR ile goriintilleme diger medikal goriintiileme
sistemlerine gore ¢ok daha pahahdir [21,24]. Bazi metal implantlar ve kalp pilleri bulunan
hastalarda kullanilamazlar [21]. Sekil 1.9.’de ayr1 ayr1 ve hibrit PET-MRI goruntiileriyle

elde edilmig medikal goriintiiler verilmistir.

PET-MRI

Sekil 1.9. Kemik igerisindeki timortn farkli goriintilleme teknikleri ile gortuntiilenmesi (a)

MRI, (b) PET-MRI, (c) BT ve (d) PET-BT [21].
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1.7.Sintilasyon Malzemeleri

Sintilasyon kelime anlami olarak igildama anlamina gelmektedir.  Sintilasyon
dedektorleri ise radyasyona maruz kaldiktan sonra malzemelerden yayinlanan fotoltiminesans
ve fosforesans vasitasi ile radyasyonun dedeksiyonunu yapabilen cihazlardir. Sintilasyon
dedektorlerinin ¢aligma prensibi 1gildama yapan bir madde (sintilatér) igerisinden gegen
radyasyonun enerjisini uyarma vasitasi ile kaybetmesi ve uyarilmis atom tarafindan
yayinlanan 1g1¢in bir foto sensor vasitasi ile algillanmasina dayanir. Genig bir kullanim
alanina sahip olan sintilasyon dedektorleri, niikleer, parcacik ve medikal fizikte radyasyon
spektroskopi olarak kullanimlarinin yaninda ayrica radyasyon giivenliginde ntikleer
santrallerde, niikleer deneylerde ve arastirma laboratuvarlarinda tercih edilen dedektor
sistemleridir. Bunlara ek olarak; kesit gortintiileme sistemlerinde ve tibbi radyoizotoplarin
kalite kontrollerinde de kullanim alanlari mevcuttur. iyonize radyasyon oOrnegin gama
1511 sintilasyon malzemesinin atomlarini uyarir ve uyarilmig diizeydeki elektronlar daha
diigtiik diizeylere gegerken iki seviye arasindaki fark kadar foton agiga ¢ikar. Boylece gelen
radyasyonun enerjisini emen liiminescent kristalleri tarafindan goriinebilir dalga boyunda
igiklar olusur. Inorganik sintilatorlerde bu seviyelerin arasina ilave seviyeler olusturmak
icin Seryum (Ce), Talyum (T1) yada Avrupyum (Eu) gibi bagka elementlerle yayinlanan
fotonlar tuzak seviyelere indirilir. Boylelikle saf inorganik sintilatorde yaynlanan fotonlardan
daha yiiksek dalga boyuna sahip (daha diigiik enerjili) ve gok daha fazla sayida fotonlarin
yayimlanmasi saglanir. Bu uyarici elementlerle, olusturulan tuzak seviyeler kullanilan ana
sintilator malzemesinin safligini bozarak verimi artirmak amaclanir. Olusan goriinebilir
dalga boyundaki fotonlar fotogogalticilar (PMT yada SiPMs) tarafindan fotoelektrik olay:
vasitasiyla cogaltilip sinyale dontgtiiriirler. Yiikselte¢ kullanmilarak artirilan bu sinyaller
bize gelen radyasyon hakkinda bilgi verir.  Sinyallerin analizi atom c¢ekirdeginin ve
radyoaktif ¢ekirdeklerin karmagik yapisinin anlagilmasi i¢in 6nemlidir. Ayrica kaliteli tibbi
goriintiileme ve bilinmeyen atomlarin yapisi bu sinyallerin analizi ile mimkiindiir. Bu
analiz islemleri dedektorlerden elde edilen enerji ve zaman spektrumlari ile miimkiindiir.
Giiniimiizde organik ve inorganik olarak adlandirilan iki cesit sintilasyon kristalleri
meveuttur. Uygulama alanlarma bagh olarak kullammlar degisiklik gosterebilir. Ornegin;
Organik sintillatorler daha az sayida olugan goriinebilir dalgaboyundaki fotonlardan, gama

radyasyonunu durdurabilme giiciine daha az sahip olmalarindan ve enerji ¢oziiniirliiklerinin
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kotii olmasindan dolayi, genellikle tibbi goriintiillemede en 6nemli cihazlardan biri olan
PET (Pozitron Emisyon Tomografi) cihazlarinda kullanilmas: tercih edilmezler. Cogunlukla
inorganik sintilatorler tibbi gortintiileme de kullanilirlar.

SPECT ve PET gibi molekiiler goriintiileme sistemlerinde yaygin olarak kullanilan
sintilasyon malzemelerinin bazi fiziksel, kimyasal ve optiksel o6zellikleri Tablo 1.3.'de

verilmigtir.

Cizelge 1.3. PET gortntiileme sistemlerinde yaygin olarak kullanilan ve yeni tiretilen bazi

sintilasyon malzemelerinin 6nemli 6zellikleri [33,34].

Sintilator Yogunluk | Bozunma Zamani | Isik Cikisi | Emisyonun Zirvedeki | Kirilma

Kristali (g/cm?) Zamani (ns) Foton/MeV Dalgaboyu (nm) indeksi
LYSO(Lu,; sY,SiO5) 7,36 41 34 000 410 1,83
LSO(Lu,SiOs) 7.4 40 26 000 420 1,82
BGO 7,13 300 8000 480 2,15
CsI(T1) 4,51 1000 57 000 560 1,79
LaBr;(Ce) 5,08 30 61 000 380 1,9
CeBr;(Ce) 5,3 21 58 000 380 2,09
SrI(Eu) 4,55 1200 115 000 435 2,05
Nal(T1) 3,67 230 45 000 415 1,85
GaGG(Ce) 6,63 88 60 000 520 1,8-2

1.7.1. Organik Sintilatorler

Organik sintilatorlerde yeniden uyarilma kademeli olarak gercgeklegtiginden; emisyon
spekturumu absorbsiyon spekturumundan farklidir ve saliman igmin kristalde yeniden
absorplanma olasihigr digiiktiir. Kristalden agiga ¢ikan 1silar fotocogalticilarla
(fotosensorlerle) sinyale dontgtiirillirler. Organik sintilasyonlarda kullamlan elementlerin
atom numarasi az oldugundan dolay1 gama radyasyonunun dedeksiyonu ic¢in uygun
degillerdir. Bu sintilasyon malzemeleri “benzen halkasi” yapisinda aromatik hidrokarbon
kombinasyonlarindan olusurlar. Organik sintilasyonlarda goriinebilir dalga boyundaki 1giklar
molekil yaprdaki degerlik elektronlarimin uyarilmasiyla olusurken, inorganik sintilatorlerde
ise fotonlar belirli atomlarn degerlik elektronlarinin uyarilmasi ile olusurlar [2]. Aromatik
karbon halka yapisindaki en yaygin bag m bagidir. Gelen radyasyon 7 molekiiler orbitallerinin
bir elektron seviyesini veya titresim seviyesini uyarabilir. Sekil 1.10.’deki enerji seviyesi
diyagraminda gosterildigi gibi m molekiiler orbital durumunun cesitli tekli ve ti¢lii durumlar:

mevcuttur. Radyasyonun absorpsiyonu molekiiler titregimle sonuglanarak S; durumuna
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Sekil 1.10. Bir organik molekiilin 7 durumlari. Temel (kararl) durum So’dir. Tekli
uyarilmig durumlar; Sy, S, S3 ve tiglii uyarilmig durumlar Ty, To, T3 ile gosterilmigtir.

Titregim alt seviyeleri ayrica Sog, S10, S11 olarak ifade edilmigtir [2].

uyarihr ve bunu temel duruma (Sp) yonelik yeniden uyarilma takip eder. Floresan
mekanizmasi, Sy durumunun iizerindeki titresim diizeylerinden birinden sintilasyon fotonlar:
yaymlanarak ortaya cikar. Floresan siireci sintilasyon malzemesinin hizli bilegeni olarak da
adlandirihir. Bozunma siirecinin yavag bilegeni ise ti¢lii hallerden biri uyarildiginda (fosforesan
fenomeni olarak) gozlemlenir. Hizl ve yavag bilegenler, sinyal gekline bakarak pargacig
tanimlamanin miimkiin oldugu sinyal geklinin ayrim yonteminin kullanilmasina izin verir.
Organik kristaller, kolayca gekillendirilebilen uzun émiirlii sintilatorlerdir. Yapisinda ¢oziici,
sintilator ve parildamay1 saglayan veya dogru dalga boyunu verebilen yardimci malzemelerin
bir kombinasyonu ile hem s1vi hem de kristal formlarda bulunabilirler. Energy coziiniirliikleri
iyi olmadigindan dolay1 inorganik sintilatorlerin kullanimi kadar yaygin bir kullanim alanlar:
yoktur. En popiiler ve en iyi bilinen organik sintilator plastik sintilatorlerdir. Plastik
sintilatorit kati polimer tabamni ile floresan yayinlayan fliior karigimindan olugur. Taban
yapisi ultraviole iginlar1 goriinebilir dalga boyunda isiklara dontgtiiriir. Yaklagik olarak 2-4
ns bozunma zamanina sahip olan plastik sintilatorler ¢ok hizli dedektor malzemeleri olarak

bilinirler.

18



1.7.2. Inorganik Sintilatorler

Inorganik sintilasyon malzemeleri giiclii gama radyasyonunu durdurabilme ézelligine
sahiplerdir.  Aryica enerji c¢ozinurlikleri iyidir, ytlksek verimlilikte optiksel fotonlar
verirler, hizli bozunma zamanina sahiplerdir ve enerji cevaplar1 dogrusal olduklarindan
dolay1 yaygin olarak parcacik fiziginden nitikleer fizige kadar genig kullanim alanina
sahipleridir [2]. Fakat inorganik sintilatorlerle 6zel gekillerde detektorler yapmak zordur
ayrica ¢ogunlukla bu sintilatorler nem c¢eker olarak bilinirler. Organik sintilatorlerden
farkli olarak inorganik sintilatorler de molekiiler baglardan ziyade kristal yapinin elektronik
baglarinda sintilasyon mekanizmas1 gerceklegir.  Alkali halides olarak adlandirilan saf
inorganik sintilatorler oda sicaklhiginda verimli olacak kadar yeterli seviyede goriinebilir

dalga boyundaki fotonlar1 (optiksel fotonlar1) yaymlayamazlar (Sekil 1.11.)). Inorganik

Iletkenlik Bandi Iletkenlik Band:
' Exitan Seviyesi Exitan Seviyesit
Yasak Bant :Max. 410 nm
Yasak Bant
Max. 333 nm
Y o (0]
Valans Band: Valans Bandi

(a) (b)

Sekil 1.11. Maksimum elektron enerji seviyesi (a) saf sodyum iyodiir (Nal) sintilatorii i¢in

333 nm ve (b) talyum (T1) ile aktiflestirilmis sodyum iyodiir i¢in 410 nm’dir [2].

kristal i¢in sintilasyon mekanizmalari, molekiiler bir bagda degil, kristallerin elektronik band
yapisinda meydana gelir. Organik sintilatérde, floresan mekanizmasi sintilatorlerin fiziksel
durumundan bagimsiz olarak gergeklesir (sivi, gaz ve kristal yapilarda gozlemlenebilir).
Saf inorganik sintilatérler (alkali halojentirler) oda sicakhiginda daha fazla gortintir gk
iretmek icin uygun degildir. Gelen radyasyon, degerlik bandindan uyarilma bandina
bir elektronu uyarir. Ardindan, aminda degerlik diizeyine geri donerek aradaki seviye
farki kadarlik enerjide foton yaymlanir. Bu durum Sekil 1.11.(a)’da gosterilen saf Nal

sintilatorindeki gibidir. Valans bandi ile iletkenlik bandi (maksimum 333 nm) arasindaki
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enerji boslugu, gortintr 151k frekans: araliginda degildir [35]. Bu nedenle olugan fotonlar
sinyallere déniigtirmeden sintilatér tarafindan ve fotosensorlerin (PMT veya SiPM) cam
penceresi tarafindan emilebilirler. Daha fazla goriiniir 151k fotonlar:1 tiretmek igin saf
kristallerin yaygin olarak kullanilan aktivatér maddesi olan talyum (T1) gibi bir agir metal
aktivatori ile katkilanmasi gerekir. Saf olmayan bir kristalde aktivator atomlar: radyasyonun
kopardigi elektronlar1 tuzaklayarak,veya bir uyarilmis diizeye gegerken yayinladigi bir fotunu
sogurarak uyarilmis hale geger. Uyarilmig aktivator atomu taban diizeye gecerken salinan
pirildama fotonu kristal tarafindan sogrulamaz. Kristalden kagan bu 1gin uygun bir
fotogogaltict tiip yardimi ile sinyale dontstiiriilerek radyasyonun dedeksiyonu gergeklegtirilir.
Bu safsizlagtirma araytliz enerji seviyelerinin yasak bant i¢inde artmasina neden olur.
Boylelikle fotonlar Sekil 1.11. (b)’de gosterildigi gibi daha dugiik enerjili ve daha uzun
dalga boyuna (maksimum 410 nm) sahip olarak yaynlanir. Sonug olarak, daha fazla goriintir

dalgaboyundaki fotonlarin olusmasi sintilasyon dedektértiniin performansi iyilestirir.

1.8.Foton Cogalticilar

1.8.1. PMTs (Foton Cogaltici Tiipler)

Fotogogaltici tipler ya da PMTs olarak bilinen foton ¢ogalticilar elektromanyetik
spektrumda yakin kizilotesi dalga boyundan morotesi'ne kadar genis bir bolge iginde
hassasiyetligi bulunan elektronik yapilardir. PMT’ler yayinlanan sintilasyon fotonlarini
(optiksel fotonlar ya da gortinebilir dalga boyundaki fotonlar1) elektrik sinyaline (akima)
dontigtiiriirler ve bu sinyaller gelen radyasyonun enerjisi ile orantilhidirlar. Sekil 1.12.°de
gosterildigi gibi standart PMT’ lerin 6énemli parcalar1 verilmistir. Diyotlarda ilk fotonun
carpigmasindan sonra olusan elektronlar fotoelektrik olayimin bir sonucudur. Her bir diyotla
(katot) olan etkilegim sonucunda elektronlar ¢ogaltiir. Anotla katot arasinda uygulanan
potansiyelle olugan elektronlar anotta toplanirlar. Toplanan bu elektronlarin iletimi sinyal
olarak algilanir. PMT’de kullamlan katotlar (diyotlar) goriinebilir dalga boyundaki fotonlara
¢ok hassas olmak zorundadirlar. Ayrica iyonize radyasyonla etkilesime girdikten sonra
sintilasyon malzemesinde olusan optiksel fotonlarin dalga boylar1 da kullanilacak PMT lerin

hassasiyet bolgesiyle uyumlu olmak zorundadir.
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Sekil 1.12. Standart Foton Cogaltici Tiip bilegenlerinin gosterimi. Sintilasyon fotonlar:
¢ok ince ve geffaf olan cam pencereden igeri girer ve tiim fotonlar elektroda dogru
odaklandirilir. Ik diyota carpan foton buradan elektron kopmasima sebep olur ve bu siireg
defalarca tekrarlanarak elektronlar ¢ogaltilirlar. Cogaltilan elektronlar katotla anot arasinda
uygulanan voltajla anotta toplanirlar. Elektronlarin iletimiyle olusan ytik artik sinyal olarak

algilanir [2].

1.8.2. Silikon foton ¢ogalticilar (SiPMs)

Gama radyasyonunun en iyi bilinen deteksiyon teknigi; sintilator kristali ile
fotogogaltict tiiplerin (PMT) optiksel olarak birlestirilmesiyle elde edilenidir. Son yirmi
yilda yar1 iletken 1g1k sensorleri PMT yerine kullanilmaya baglanmigtir.  Ciinki bu
sensorler PMTs’lerden ¢ok daha avantajli oOzelliklere sahiplerdir; manyetik alandan
etkilenmezler, ¢cok daha diigiik voltajlarda c¢aligabilirler boyutlar1 daha kiigiiktiir, daha
kullanigh ve portatiflerdir. Tarihsel olarak, SiPMs’lerin (silikon foton ¢ogalticilar) zaman
6l¢im performanst PMTs’lerin performansindan daha dustiktiir. Fakat yeni sintilasyan
malzemelerinin bulunmasi ile (Srl ve LaBr(Ce) gibi) ve SiPMs teknolojisindeki CMOS gibi

yeni geligmelerin sonucunda bu sensorlerin zaman 6l¢tim performanslart PMTs performansina
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yaklagmigtir [2].  Bu tiir dedeksiyon metodu niikleer fizikte olduk¢a yaygin olarak
kullanilirken en ¢ok da medikal uygulamalart mevcuttur. Foto diyot 1gik enerjisiyle iletime
gecen diyottur. Normal bir diyot ters yonde kutuplandiginda, akan ters yonli akim sizinti
akimidir ve degeri ¢ok kiciktiir. Bu akima azinlik akim tasiyicilari neden olur ve eger
digaridan miidahale edilmez ise degeri ¢ok kiigiik olur. Bu akimi arttirmanin yolu digaridan
bir enerji vererek valans baglarinin koparilmasi ve dolayisi ile azinlik akim tagiyict sayilarinin
arttirilmasi ile miimkiindiir.

Gelen radyasyon, kristallerle etkilesime girdiginde 3-4 eV sintilasyon fotonu
tiretirler ve silikon igin bir elektron-bogluk ¢ifti (e-h) olugturmak igin ortalama enerji
yaklagik 3,6 eV’dur. Bu nedenle, sintilasyon fotonunun enerjisi, radyasyona cok duyarl
olan katkilanmamig silikon levha bolgesi (i-bolgesi) iginde e-h ¢iftleri olugturmak igin

yeterlidir [35]. PIN diyodun konfigiirasyonu Sekil 1.13.’de gosterildigi gibidir. Cig foto diyot
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Sekil 1.13. Yeni nesil foton ¢ogalticilarin basit bir gosterimi. P ve n tabakalarinin arasi
silikon malzemeyle doldurulmustur. Cok ince kalinliktaki p-tabakasindan igeri girebilen
goriinebilir dalga boyundaki fotonlar silikon atomlariyla etkilesime girerek (fotoelektrik olay1
ile) serbest halde elektronlar ve elektron kaybeden atomlarda delikler olarak adlandirilirlar.
Boylelikle silikon wafer malzeme icerisinde elektron-desik ciftleri olugmus olur. p-n
tabakalarinin arasina uygulanan potansiyel ile olugan elektron-desik ciftlerinden elektronlar n
tabakasina dogru ivmelenerek burada toplanirlar. Toplanan elektronlarin iletimi ile de sinyal

elde edilmis olunur [2].

(APD)’ler 1958’de Read tarafindan geligtirildiginden bunlara Read diyotu da denilmektedir.
Geiger modu ¢ig fotodiyodu (APD), yiiksek elektrik alanim desteklemek icin tasarlanmig
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olduklarindan dolay1 PIN-diyot arasindaki en temel farki uygulanilan elektrik alanidir.
Elektron-bosluk ciftlerinin iiretilmesi PIN diyotundaki gibidir. On gerilim voltaji (bias) bolge
icerisinde cok yiiksek elektrik alani olusturur. Sekil 1.14.’de gosterildigi gibi, olusan elektron
(vada bogluk) bolge igerisindeki kristal yapi ile carpigsacak kadar yeterli kinetik enerjiyi

elektrik alanindan kazanir. Bu ¢arpigmalar bolge igerisinde bir bagka elektron-bosluk c¢iftinin

L

Elektrik Alani

a
¥

!

Sekil 1.14. Senslk marka silikon fotocogalticisi icindeki Geiger modu igleminin gematik

diyagrami [36].

olugsmast ile sonuglanir. Elektron-bogluk c¢iftlerinin daha fazla olugmasi olayina ise darbe
iyonizasyonu denir. Bu darbe iyonizasyon mekanizmasi, bolgede ¢ig akimina (avalanch)
neden olur. Yapiminda ana elemanlar olarak Slikon ve Galliyum Arsenid (GaAs) kullanilir.
Ideal bir APD sifir karanlik giirilltiiye sahip olmali, agir1 giriiltiilii olmamal, genis tayf ve
frekans yanitina sahip olmalidir. APD’ler genellikle yiiksek bant genisligi uygulamalar: i¢in
onerilir. Bu sistemler elektriksel yiikii ¢cogaltma ozelliklerine sahiptirler. Bu ytlizden orantili
sayactaki gaz cogalma faktorii gibi digiiniilebilir. Ancak foton etkilesimleri gaz ortaminda
degil kat1 ortamda gerceklesmektedir. Bu sistemlerde yari iletken olarak Silikon malzeme
kullamilmaktadir. Yari iletkene bir ters gerilim uygulanarak elektrik alan olugturulur. Bu
elektrik alan icerisinde olusan yiik tagiyicilar, cogalma bolgesinin konumuna bagl olarak
farkli kazanclar ile ¢ogalirlar.

Giiniimiizde SiPM sistemler performans olarak daha da geligtirilmigtir. Diigiik
voltaj gereksinimi, daha saglam olusu, manyetik alana karsi duyarsizligi ve daha kiictik
boyutlarda olmasindan dolay1 pek ¢ok alanda kullanimlari mevcuttur. Pozitron Emisyon
Tomografisi (PET) ve Tibbi goriintilleme uygulamalarinda konum ve menzil belirleme de

kullanilirlar. 1963 yilinda Frank Wanlass isimli bir Amerikan miihendis tarafindan icat
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edilen CMOS teknolojisi ise son zamanlarda radyasyon dedeksiyonunda o6nemli olmaya
baglamigtir. En bagta COSMOS (Complementary-Symmetry Metal Oxide Semiconductor;
Simetrik Biitiinleyici Metal Oksit Yar: iletken) ismine sahipken, MOSFET teknolojisi
ile N tipi ve P tipi transistorleri biinyesinde birlestirdikten sonra simetrik denemesine
gerek kalmadi ve CMOS ismini aldi. Mikrogipler itizerinde teknolojik fonksiyonlarin
kullanilabilirligini arttirdig1 icin CMOS, bilgisayar teknolojisinde de sik sik kargimiza ¢ikan
elemanlardan biridir. Kullanilan yari iletken ise en baglarda aliiminyum iken, IBM ve Intel’in
aragtirmalar1 ve calismalar: sayesinde artik giintimiizde polisilikon’dur. CMOS elemanlar:
genel olarak elektronik giiriiltiiye kargi dayanikli olmalarina ragmen cok hassas bir yapiya

sahip olmalar1 ile bilinirler.
1.9.Sinogram Goriintiisii

Tek boyutlu bilgiler, iki boyutlu goriintiiler tizerinden farkl agilarda alinan izdisiimler
sonucunda olusturulur. Her bir §§ degeri ile alinan bir boyutlu izdiigiimlerin toplanmasi ile
de iki boyutlu sinogram olarak ifade edilen goriintii elde edilir [16]. Sekil 1.15.’da gosterildigi
gibi P;(t), herhangi bir 8 agisinda alinan bir boyutlu izdigimdir. 8 dénme agisim temsil
ederken, t’de 8§ acisindaki orjine uzakligini belirtmektedir. Sekil 1.15.’da tek bir agida elde

edilen sinogram goriintiist verilmistir [16].

SINOGRAM

Sekil 1.15. Tek bir 8 agisindan elde edilen sinogram gortuntiist [16].
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1.9.1. Hough Doniisiimii

Hough Déniigimii, Paul V. C. Hough tarafindan 1962 yilinda gortuntiilerdeki
karmagik cizgileri tesbit etmeyi kolaylastiran ve onlar1 tanimak ic¢in icat edilmis patentli
bir algoritmadir. Bilgisayarda goriintii ve goriintii islemede kullanilan bu algoritmalar, daire
ve dortgen gibi diger sekilleri de taniyabilmek icin degistirilmis ve geligtirilmigtir. Kenar
goriintiisii, Hough Uzayi-kenar noktalarimin Hough Uzayma eslenmesi, bir ¢izgiyi temsil
etmenin alternatif yolu ve ¢izgilerin nasil algilandigi olmak tizere dort 6nemli kavram Hough
dontigiimiiniin anlagilmasinda 6nemlidir [30,31].

o DBir kenar algilama algoritmasimin ¢iktist olan kenar gorintisiu, gorintinin
parlakliginin /yogunlugunun nerede buytk olgide degistigini belirleyerek gortuntiideki
kenarlar1 algilar. Bir kenar gortintiisiiniin ikili hale getirilmesi yaygin bir kullanimdir, yani
tiim piksel degerleri 1 veya 0’dir. Hough Doéniigtimii algoritmast i¢in, algoritmaya girdi olarak
kullanilacak bir kenar gortintiisii iiretmek icin 6nce kenar algilamanin gergeklestirilmesi
gereklidir.

e Hough Uzay, egimi temsil eden yatay bir eksene ve kenar goriintiisiindeki bir
¢izginin kesigimini temsil eden dikey eksene sahip iki boyutlu (2B) bir dizlemdir. Kenar
goruntusiindeki bir ¢izgi, y = ax+b seklinde temsil edilir (Sekil 1.16.). Kenar goriintiistindeki
bir ¢izgi; bir ¢izgi egimi a ve b kesisimi ile karakterize edildiginden Hough Uzayinda bir nokta
iiretir. Ote yandan, kenar goriintiisiindeki bir kenar noktasmdan (x4, yi) sonsuz sayida
¢izgi gegebilir. Bu nedenle, bir kenar noktast Hough Uzayinda b = ax; + y; seklinde bir
dogru tretir [30]. Hough Déniigiimii algoritmasinda, kenar goriintiisiinde bir ¢izginin olup

olmadigini belirlemek i¢in Hough Uzay1 kullanilir.
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Sekil 1.16. Kenar noktalarindan Hough Uzayia egleme [30].
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e Bir Cizgiyi Temsil Etmenin Alternatif Yolu; Hough déniigiimiiniin en basit durumu,
diiz cizgileri tespit etmektir. Genel olarak, y = ax+b diiz ¢izgisi parametre uzayinda
bir nokta (b,a) olarak gosterilebilir. Ancak dikey ¢izgiler egim parametresi a'nin sinirsiz
degerlerine yol agarak bir sorun tesgkil etmektedir. Bu, bir bilgisayarin a'nin tiim olasi
degerlerini temsil etmek i¢in sonsuz miktarda bellege ihtiya¢ duyacagi anlamina gelir. Bu
sorunu 6nlemek i¢in diiz bir ¢izgi Sekil 1.17.’da gosterildigi gibi, orijinden gegen ve bu diiz
cizgiye dik olan normal ¢izgi ad1 verilen bir ¢izgiyle temsil edilir [30,31]. Burada py, orijinden
diiz ¢izgi tizerindeki en yakin noktaya olan mesafedir ve 6 x ekseni ile orijini birbirine baglayan
cizgi arasindaki ag1 olarak tanimlanir. Normal ¢izginin formu agagidaki denklem 1.2 verildigi

gibidir.
p = xcos(0) + ysin(6) (1.2)

Burada p normal ¢izginin uzunlugunu temsil etmektedir.
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Sekil 1.17. Diiz bir ¢izginin alternatif bir temsili ve buna kargilik gelen Hough Uzay1 [30].

Baglangi¢ noktasi (z1,y;) ile bitis noktasi (x,32) olan bir dogrunun egimini

hesaplamak icin asagidaki denklem 1.3 kullanilir.

m = Y2 — W (1.3)
To — X1

Hough Uzayini a egimi ve b kesigimi ile temsil etmek yerine, bunu kullanarak p ve 6 ile
temsil etmek miimkiindiir. Burada yatay eksen 6 degerleri, dikey eksen de p degerleri i¢indir.
Kenar noktalarimin Hough Uzayina eglenmesi, bir kenar noktasmin (x;,y;) artik Hough
Uzaymmda diiz bir ¢izgi yerine kosiniis egrisi olugsturmasi disinda benzerdir. Bir ¢izginin bu
normal gosterimi, dikey cizgilerle ugrasirken ortaya ¢ikan sinirsiz a degeri sorununu ortadan

kaldirir.
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e Hat Algilama; Hough uzayinda kenar noktasi bir kosiniis egrisi tiretir. Bir
kenar goriintiisiindeki tiim kenar noktalar1 Hough uzayma eslenince bir¢ok kosiniis egrisi
{igretilecektir. Iki kenar noktas: aym dogru tizerindeyse kargihk gelen kosiniis egrileri belirli
bir (p,0) cifti tizerinde birbirlerini kesecektir. Hough Doéntigtimii algoritmasi belirli bir
esikten daha biiytik sayida kesigme noktasina sahip (p, 0) ciftlerini bularak ¢izgileri tespit

eder. Gortintiideki ¢izgileri algilama siireci Sekil 1.18.’de gorsel olarak verilmigtir.

Hough Uzayi

Gercek gorintii Kenar goérantisu Algilanan Hat

Sekil 1.18. Goriintiideki cizgileri algilama siireci; Hough Uzayindaki sari noktalar ¢izgilerin

var oldugunu gosterir ve Hough uzay1 6 ve p ile temsil edilen gosterimi [30].

1.10. Radon Doniisiimii

Matematikte; diizlemde tamimlanan bir f fonksiyonunun iki boyutlu c¢izgiler
uzayinda tanimlanan ve ¢izgi integraline esit olan bir Rf fonksiyonuna (alan integraline)
doniigimi Radon doniigiimii olarak tanimlanir (Sekil 1.19.). Radon ayrica, gizgiler tizerinden
integral alma ve X-1g1m1 dontigiimi olarak bilinen integralin diizlemler iizerinden alindigi ii¢
boyutlu doniigiim i¢in formiiller de icerir. Radon doniigiimii, bir nesnenin kesit taramalariyla
baglantili olarak projeksiyon verilerinden goriintiiniin olusturulmasi olarak tanimlanan
tomografide yaygin olarak kullanilir. Eger f fonksiyonu bilinmeyen bir yogunlugu temsil

ediyorsa, Radon dontigimii tomografik taramanin c¢iktisi olarak elde edilen projeksiyon
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Sekil 1.19. Radon dontigiminin fonksiyonel gosterimi. f fonksiyonunun (z,y) etki

alanidaki ve Rf’in («, s) etki alanindaki dontigiimii.

verilerini temsil eder. Bu nedenle, Radon déniistiminiin tersi, projeksiyon verilerinden
orijinal yogunlugu yeniden olusturmak ic¢in kullanilabilir. Boylelikle yinelemeli yeniden
yapilandirma olarak da bilinen tomografik yeniden yapilandirma ic¢in gerekli matematiksel
temel olugturulur. Radon dontigiim verilerine genellikle sinogram denir, ¢iinkii merkez dist
bir nokta kaynaginin Radon dontigiimii bir siniizoiddir. Bir dizi kii¢iik nesnenin Radon
dontisiimii, grafiksel olarak farkli genlik ve fazlara sahip bir dizi bulanik siniis dalgas: olarak
gortniir [32]. Radon déntgiimii, bilgisayarh eksenel tomografide (CAT taramasi), barkod
tarayicilarinda, viriis ve protein gibi makromolekiiler diizeneklerin elektron mikroskobuyla
goriintiilenmesinde, yansima sismolojisinde ve hiperbolik kismi diferansiyel denklemlerin

¢oztimiinde yaygin olarak kullanihir [32].

1.11. Yamt hatti1 (LOR-line of response)

Yok olma olay1 pozitronun basglangi¢ enerjisine bagh olarak dokuda maksimum 1-0.1
mm’lik bir yol alabilir. Bu mesafe ¢ok kisa oldugundan dolay: direkt olarak radyoniiklidin
bulundugu konum olarak kabul edilir. Tespit noktalarinin birlestirilmesi goriintiiniin yeniden
elde edilmesinin temelini olugturan yanit hatti (LOR) ile ilgilidir. PET goriintilemesi
icin istenilen foton ciftleri; karsilikli dedektorlerce ayni anda algilanan fotonlardan gelen

olaylardir. Tespit edilen iki fotonun ayni yok olma olayina ait olmasina ek olarak dedektorlere
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es zamanda ¢arpmasi yani zaman bilgisinin de bilinmesi gerekir. LOR (line of response-yanit
hatti) PET de iki kargihkh dedektorlerin gakigik eg zaman olgiimii olugunca on yiizleri

arasindaki ¢izgi olarak da tanimlanabilir (Sekil 1.20.). Sinogram ise; tespit edilen eg zaman

Dedektor 1 Dedektor 2
AR =
! LOR bélgesi !
L} 1
] 1
Sinyal zamani t; Sinyal zamani t>

Es zaman olgiml o oo ... i

t,=t,
Sekil 1.20. Gegerli bir LOR i¢in; dedektorler tarafindan tespit edilen fotonlarin ¢akismasi
onemlidir. LOR bolgesinin genisligi karsilikli dedektorlerin aktif alaninin biytkligi ile
belirlenir [25].

olaylarin aciya bagh olan histogram bilgilerini icerir. Her es zaman olay1 aci kullanilarak
siralanir ve offset karakteristligi tespit edilir. Sinogram igerisindeki herbir tespit edilen yanit
hattina (LOR) kars1 gelen bir agis1 ve ofseti bulunur ki bu da olaym konumunu belirlemekte
kullanilir.

LOR yamt hattimin nasil oldugunu gosteren 24 dedektorlii basit bir PET tarayica

halkasinin gorseli gekil 1.21.’de verildigi gibidir. Sinogram PET taramasindan elde edilen tiim

Sekil 1.21. LOR yanit hattinin nasil oldugunu goésteren 24 dedektorlii basit bir PET tarayici

halkasinin gorseli. (z,y) ve (r, ¢) koordinat sistemleri goriig alanmin merkezidir [25].
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es zaman Ol¢iim olaylarinin yerlestirildigi iki boyutlu bir matristir. Matematiksel yeniden
yapilandirma algoritmasinin uygulamasinin temelidir. Matriksdeki her bir eleman, karsit
dedektorlerce kaydedilen gecerli LOR’larin sayisina karsilik gelir. Sekil 1.21.’da verilen PET
halka tarayicisinda dogrudan karsit dedektor ciftlerince tespit edilen es zaman olaylar: 12x12
matrisiyle sonuglandirihr [25]. Bir dedektorde sadece eg zaman olaylar1 degil ayrica komsu
kargit olanlarla da matris elemanlarinin sayist artar. Matriste, esit acili ¢ LOR’lar ayni
satirda bulunurlar. Goértig alaninin merkezine gore esit r radyal mesafeleri ise ayni siitunda
bulunurlar. Ornekde ki 23 ve 8 dedektérleri arasindaki LORlar sinogram matrisinde LOR’lar
¢ ve r olarak kargilik bulur (Sekil 1.22.) [25]. Matamatiksel olarak dedektoér koordinat sistemi

1

— r —

Sekil 1.22. Sinogram matrisi. Satirlardaki dedektor ciftlerinin agilar: egittir, stitunlardaki

r'de esittir [25].

ile (z,y) ve LOR koordinat sistemi (r, ¢) arasindaki iligki asagidaki gibidir.

r = x.cos(¢) + y.sin(¢p) (1.4)

Sinogram bir nokta kaynagimm LOR’larinin matriste siniizoidal bir yol c¢izmesi gerceginden
kaynaklanmaktadir. Iki nokta kaynagmm bulundugu bir fantom ile elde edilecek sinogram

gortintiisii Sekil 1.23.’de verildigi gibidir.

Sekil 1.23. Iki nokta kaynakdan elde edilen sinogram goriintiisii. 360 derece donen PET
halka tarayici tarafindan herbir nokta kaynak bir sinoziodal yol ¢izmektedir [25].
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Sekil 1.24."de PET halka tarayicisinin hastanin etrafinda 0-360 derece dénmesiyle
LOR koordinat sistemindeki (7, ¢)’ye bagh olugan sinogram gortintisii verilmistir. Seklin
ikinci kisminda ise eg zaman Olgtimiyle ¢akigik olaylarin kaydedilmesi (dogru olaylarin) ile

olugturulan sinogram goriintiisit bulunmaktadir.

PET dedektorleri arasinda LOR Sinogramda ortlisen konum :

0

Acl

Rho r

Sinogram histogram

Rho r

Sekil 1.24. PET halka dedektorleri tarafindan tespit edilen olaylarin sinogrami ve dogru

(cakigik es zaman) olaylarin sinogram gortntusi [26].
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1.12. Yeniden Goriintiiniin Yapilandirilmas: (Image Reconstruction)

1.12.1. Geri yansitilan goriintii (back projection)

En temel yeniden yapilandirma yontemi, piksellegtirilmis goriis alanindaki tim
LOR’larin dogrusal olarak tist tiste bindirilmesidir. Sekil 1.25.°de gosterildigi gibi gegerli
bir LOR ic¢in pikseller arasinda bir ¢izgi ¢izilir. Her piksele eklenen deger M.w ile elde edilir;

Sekil 1.25. 4-17 ve 10-23 dedektorleri arasindaki LOR’larla yapilan basit geri yansitma
(back projection) semasimin gosterimi. Goriig alani piksellegtirilir ve her piksel bir pikselin

icindeki LOR’un yol uzunlugunun ne kadar uzun olduguna bagl olarak agirhiklandirihr [25].

buradaki M piksel i¢indeki LOR’larin sayis1 olarak ifade edilirken, pikseldeki LOR’larin
yol uzunluguna bagh olan agirhik faktorii ise w ile gosterilir. Bagka bir deyisle; bir
dedektor ¢ifti tarafindan kaydedilen yok olma fotonlar: geldikleri hat boyunca geri yansitilmig
olur. Bu tim gecerli LOR’lar ic¢in tekrarlanir ve sonunda LOR’larin agirliklandirma
goriintisii tretilir. Sekil 1.25.’da ayrica bu teknigin limitleride gosterilmektedir; bozulmanin
(anhilasyon olaymin) olmadigi birgok nokta goériintiiniin son haline katkida bulunur, bu
durum ise aktivitenin siirlarinda tipik bir bulanikliliga sebep olur. Matamatiksel olarak
geri yansitilan b(z, y) goruntii gercek aktivite dagihmimin a(z,y) 1/r’lik azalimi ile degisime

ugramasinin sonucudur (Denklem 1.5) [25].

be,) = ale ). (1.5
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Burada r gergek aktivite simirina olan uzaklik olarak tanimlanmaktadir. Geri yansima
goriintiisii sadece bir yaklagim yontemi olup, genellikle karmagik aktivite dagilimina sahip
sistemlerde kullanimi uygunda degildir. Standart geri yansima yonteminin uygulanmasiyla

elde edilen gortintii ve goriintii sinirlarindaki bulaniklik Sekil 1.26.’de verildigi gibidir.

Sekil 1.26. Standart geri yansima teknigi ile elde edilen goriintii. (a) TUM yazh
fantomdaki aktivitenin simirlarmin net gosterimi. (b) TUM yazili fantomda 0.7 Mbq
aktiviteye sahip FDG (F-18)'nin kullanimiyla elde edilen sinogram datasina uygulanilan
standart geri yansima teknigi ile elde edilen goriintii. Simirlardaki tipik 1/r’lik bulaniklik net

bir gekilde gozlenmektedir [25].

1.12.2. Filitrelenmis geri yansima goriintiisii (FBP-Filtered Back projection)

Temel geri yansima goriintiisiiniin kalitesini artirmak ic¢in gerekli matamatiksel 6n
kogul Fourier déniigtimiudiir. Bir f(z) fonksiyonu, fonksiyonun uzaysal frekanslar v bilegenini
iceren siniis ve kosintis terimlerinin toplami olarak doniigtiiriilir (Denklem 1.6).

[ee] o

f(z)e ™ dy = / f(@)(cos(—2mvz) +isin(—2nvz))dx (1.6)

—00

F(v) = FT[f(@)] = |

Uzaysal frekanslar v ve frekanslarin buytkligi F(v) f(x) fonksiyonunun konumla

ne kadar degistigi ile ilgilidir. Fourier doéntigiimiiniin tersi uygulanarak orjinal fonksiyon

Denklem 1.7°de verildigi gibidir.

@) = FT'[F(v)] = ;ﬂ | Fwe e (1.7)
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Filitrelenmis geri yansima goriintiisiiyle geri yansima goriintiistindeki 1/7’lik etki ile
olugan bulaniklik giderilir. Bunun i¢in orjinal projeksiyon verisinin s(r, ¢) frekans davranigina
filtre uygulamak gerekir. Burada amac¢ aktivitenin lokasyon bilgisinin kaybedilmeden
bulanikligin yok edilmesidir. Yiiksek aktiviteye sahip yerlerde s(r,¢)nin etkin oldugu
frakansda yiiksek frakansdir bunun ters durumuda dogrudur. Belirli bir ¢,, projeksiyon agisi
(sinogram matrisindeki satir) igin eger sadece sinogram verisindeki r bagimlihg filtrelenmek
istenirse tek boyutlu Fourier doniigiimii yeterlidir (Denklem 1.8).

o0

S(v) = FTs(r, 6,)] = / (7, bn)e 27" d (1.8)

s
Filtre fonksiyonu C'(v) nin uygulanmasi ile fonksiyon yeniden doniigtiiriilmesi Denklem 1.9’da

verildigi gibi olur.
5.(r, ¢n) = FTOW).S(r, ¢)] (1.9)

Bu denklemdeki s,(r, ¢,) fonksiyonu filtrelenmis sinogram datasidir. Bu siire¢ sinogramin
herbir matris elemani i¢in tekrarlanir ve diizeltilmis yeni matris elamanlari yeniden basit geri
yansimada kullanilan yontemdeki gibi olugturulur. Genelde C(v) filtresi yiiksek frakanslari
destekleyen bir rampa filtresi olup yeniden olusturulan goriintiiye netlik verir. Ayrica
modife edilerek sinyal-giiriiltii oranini da iyilegtirmede kullanilabilir. v frekansinin alabilecegi

maksimum deger denklem 1.10’da verildigi gibidir.

1

mar — o A 1.10
g 2.Ar ( )

Sinogramdaki iki 6rnek arasindaki mesafe Ar olarak ifade edilir. Bu dedektér sisteminin
ornekleme dogrulugunun limitli olmasinin bir sonucudur, ¢iinkii her bir dedektor sonsuz

olmayan kiiciik etkin alana sahiptir.
1.13. Geant4 ve GATE Simiilasyon Programi

Simiilasyon = deney  diizeneginin  kurulumunda, sonuclarin ~ hesaplanip
degerlendirilmesinde, olas1 risklerin belirlenmesinde ve deneyin geligtirilmesine kadar
pek cok adimda kullanilan deneysel fizik projelerinin en 6nemli pargasidir. C++ dilinde
yazilan GEANT4 yazilhimi kigiye 6zel detektor geometrisi tanimlandirarak simiilasyonun
yapilmasina izin verir. Temeli parcacik ya da radyasyonun madde ile etkilesimine dayanan

ve matematiksel problemlere istatistiksel olarak rastgele sayilar ftireterek ¢oziim bulan
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Monte Carlo metodudur [27]. GEANT4 ilk olarak 1932’de CERN’de ATLAS, Alice ve
CMS gibi yiiksek enerji fiziginde kullanilan yeni nesil dedektor tiirlerinin simiilasyonlar: igin
geligtirilmistir. Giuniimiizde ise medikal fizikten uzay arastirmalarina kadar pek ¢ok alanda
kullanilmaktadir. Pratikte pargacik etkilesimine dayanan herhangi bir deneysel sistem
Geant4’da simiile edilebilir [27]. Sekil 1.27.’de kiiresel gekildeki sivi su hiicre modelinin

tizerinden gecen protonlarin etkilesimlerinin Geant4’da gorseli verilmigtir. Yaygin olarak

Sekil 1.27. Kiresel hiicre seklindeki sivi su molekiiliintin (yegil) merkezinden
gegen protonlar (mavi) tarafindan doz birikmesinin Geant4d’da gorsel olarak gosterimi

verilmigtir [27].

kullanilan isletim sistemlerinde (Linux, Windows ve Mac gibi) kurulabilen tamamen iicretsiz
ve diizenli olarak giincellenen bir yazilim programidir. GATE simiilasyonu ise GEANT4
tabanh calisan uluslararasi katilimcilarla stirekli geligtirilen ve gilincellenen bir arayiiz
programidir [8]. Daha ¢ok 1gin tedavisi (radyoterapi) ve medikal uygulamalarda kullamlan
bu programin 6nemi son yillarda daha da artmigtir. GATE simiilasyonu radyoterapide ¢ok
onemli olan doz hesaplamalarinin yaninda medikal cihazlarin tasariminda, ¢aligtirilmasinda,
kalite kontrol sistemlerinde ve medikal goriintiilerin yeniden olusturulmasinda énemli bir

role sahiptir [28].
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2. MATERYAL VE YONTEM

2.1. GATE simiilasyonunda PET Modellenmesi

2.1.1. Material Modellemesi

Bu ¢aligmanin ilk kismi LaBrs, CeBrs, Srls ve GAGG(Ce) gibi yeni olan sintilasyon
malzemelerin fiziksel, optiksel ve kimyasal 6zelliklerinin literatiirdeki degerleri bulunarak [29]
GEANT4 formatina uygun olarak malzeme listelerinin bulundugu dosyalara agagidaki
ornekte gosterildigi gibi her bir sintilasyon kristali igin ayr1 ayri tamimlanmasidir [28].
Malzeme listesinin bulundugu dosya .db uzantili dosya olup burada her bir malzemenin

iceriginde bulunan elementler, malzemenin yogunlugu, ve fiziksel durumu tanimlandirilir.

.db uzantili dosyaya Srl; icin tanimlanan dosya formati;
Srl: d=4.55 g/cm3; n=2; state=solid
~+el: name=Strontium ; n=1

+el: name=Ilodine ; n=2

Malzemenin optiksel ozellikleri ile radyasyona magruz kalinca acgiga c¢ikan optiksel
foton gibi bazi spesifik olan 6zellikleri ise .xml uzantili dosyada asagidaki formata uygun

olarak tanimlandirilmilstir.

xml uzantili dosyaya Srl sintilasyon malzemesinin tanimlandirilmas;
<material name="Sr[">
<propertiestable>
< propertyname = "SCINTILLATIONY IELD”value = "115"unit = "1 /keV”/ >
<property name="FASTTIMECONSTANT” value="1200" unit="ns"/>
<propertyvector name="RINDEX"” energyunit="eV”">
<ve energy="2.8502" value="2.05"/>
< /propertyvector>
< /propertiestable>
< /material>

xml uzantili dosya’da LSO sintilasyon malzemesinin tanimlandirilmasi;
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<material name="LSO”>

<propertiestable>

<property name="SCINTILLATIONYIELD” value="26000" unit="1/MeV”/>
<property name="RESOLUTIONSCALE” value="4.41"/>

<property name="FASTTIMECONSTANT” value="40" unit="ns”/>
<property name="YIELDRATIO” value="1"/>

<propertyvector name="FASTCOMPONENT” energyunit="eV”">
<ve energy="2.95167" value="1"/>

< /propertyvector>

<propertyvector name="ABSLENGTH” unit="m" energyunit="eV”">
<ve energy="1.84" value="50"/>

<ve energy="4.08" value="50"/>

< /propertyvector>

<propertyvector name="RINDEX"” energyunit="eV”">

<ve energy="1.84" value="1.82"/>

<ve energy="4.08" value="1.82" />

< /propertyvector>

< /propertiestable>

< /material>

2.1.2. Geometri ve Radyoaktif Kaynak Modellemesi

Bu formatlara (db ve xml uzantih dosyalara) uygun olarak tanimlanan yeni

malzemelerle olusturulan tekli PET dedektor geometrisi Sekil 2.1.°de verildigi gibidir.

Sintilasyon kristalinin arkasina sekilde ki gibi mavi renkle gosterilen geometrik hacim SiPMs

gibi elektronik kisimlara ait olup optiksel olarak sintilasyon malzemesiyle birlegtirilmigtir.

Olugturulan dedektor sistemi Teflon gibi yansitici (reflektérle) malzeme ile kaplanarak

olusan optiksel fotonlarin dedektorden ¢ikmadan elektronik kisma aktarilmasi saglanmigtir.

Boylelikle optiksel fotonlarin kacgigina izin verilmemis olunur. GATE simiilasyonunda

PET cihaz modellemesi igin oncellikle Silindirsel PET (CylindricalPET) sisteminin

tanmimlandirilmas1 gereken tiim bilegenleri ile beraber modellenmigtir (Sekil 2.2.).
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Sintilasyonun
geometrisi

\

Eiektronigi

Sekil 2.1. Sintilasyon malzemesinin geometrisinin Geant4’da gosterimi. Burada tanimlanan

kristalin (sintilasyon malzemesinin) boyutlar (x,y,z)-(3, 30, 38) cm?'diir.

sistem icin gerekli bilegenler; rsector, module, crystal ve layer’dan olugsmaktadir. Burada

sadece “crystal” hacmi sintilasyon malzemesiyle eglestirilmistir. Her bir dedektor sistemi

silindirsel PET

Sintilasyon kristali

Sekil 2.2. Silindirsel PET modellemesinin Geant4’da tiim bilegenleri ile beraber gosterimi.

kargilikli yliz yiize gelecek sekilde simiilasyonda "ring” 6zelligi kullanilarak bir silindirsel PET
sisteminin geometrisi Sekil 2.3.’de gosterildigi gibi modellenmistir. Birbirinin ayni1 6zelliklere
sahip olan dort dedektor sistemi karsilikli yiiz yiize bakacak sekilde merkezden 42 cm’lik
uzaklhiga yerlegtirilmistir. Merkeze kiire seklinde 0.5 mm yaricaph ve 10000 Bq'lik aktiviteye
sahip 511 keV enerjide zit yonlerde anhilasyon fotonlar1 yayinlayan radyoaktif kaynak
konumlandirilmigtir. Ayrica GATE simiilasyonu ile "ring” ozelligi kullanilarak daha fazla

kargilikli olarak konumlandirilmig dedektor sistemine sahip PET halkasinin olugturulmasi
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Sekil 2.3. Silindirsel PET sisteminin halka olacak sekilde Geant4’da modellenmesinin gorsel
olarak gosterimi. (3,30,38)-(x,y,z)cm?® boyutlarina sahip sintilasyon malzemesi (Srl,) optiksel
olarak mavi renkte gosterilen SiPMs (1x30x38 cm?) ile bir araya getirilerek sintilasyon
dedektor sistemi olusturulmustur. Toplamda 4 adet dedektor kullanilarak halkasal PET
sistemi modellenmigtir. Merkezde ise anhilasyon fotonlar1 yayinlayan radyoaktif kaynak

bulunmaktadir.

da miimkiindiir. Sekil 2.4.’de gosterilen ¢ok daha kiigiikk boyutlarda ((3,6,6)-(x,y,z)cm?)
modellenen 20 adet ayni dedektor ile olusturulan halkasal PET sistemi verilmigtir.

Simiilasyonda dedektér malzemeleri, geometrisi (hacimleri) ve kaynak tanilandirildiktan

Sekil 2.4. Silindirsel PET sisteminin halka olacak gekilde modellenmesinin gorseli. Burada
herbir dedektor sistemi karsilikli gelecek sekilde modellenmistir. Toplamda 20 adet dedektor
kullanilarak halkasal PET sistemi olusturulmustur. Merkezde kiiresel 0.5 mm’lik yaricapa

sahip 511 keV’lik anhilasyon fotonlar1 yayinlayan radyoaktif kaynak yerlestirilmistir.

sonra en onemli kisim olan fizik listesi, sinyal tureticiler ve absorbe edilen enerjiden her
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bir etkilesim ¢egidine kadar pek ¢ok 6nemli bilginin depolandigi output (¢ikt1) dosyasi
tanimlanmigtir. Bu ¢aligmada yeni nesil sintilasyon dedektor sistemleri kullanilarak halkasal
PET modellemesi yapilmistir.  Farkli malzemelerle olusturulan dedektor sistemlerinin
sonuclar1 kargilagtirilmigtir. Elde edilen ¢iktilar analiz edilerek sonu¢ ve bugular kisminda

detayl olarak anlatilmigtir.

2.1.3. Diger Modellemeler

GATE simiilasyonunda silindirik PET modellemesi daha ¢ok aragtirma farelerinin
goriintillemesinde kullanilir yani animal PET olarak adlandirilirlar. Daha biiytik boyutlarda
ve insan goriintillemesinde ¢ogunlukla ECAT sisteminin modellemesi kullanilir. Sekil 2.5.’da
GATE simiilasyonunda modellenen ECAT sistemi ve merkeze yerlestirilen F-18 radyoaktif

kaynak gosterilmigtir.

Sekil 2.5. GATE simiilasyonunda tanimlanan ECAT sisteminin gorseli. ECAT goriintilleme
modellinin merkezinde silindir seklinde F-18 radyoaktif kaynagi yerlestirilmistir. F-18den
agiga cikan pozitronlar 511 keV’lik enerjiye sahip anhilasyon fotonlar: olugturarak yok olma

olayim gercgeklestirirler.
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Sekil 2.6.’da ise organ fantomunun modellemesinin gorseli verilmistir. Buradaki voksel

fantomunun mavi renkli bolgeleri radyasyon aktivitelerinin bulundugu yerlere aittir.

Sekil 2.6. Organ fantomunun GATE simiilasyonunda modellenmesi.
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3. BULGULAR VE TARTISMA

Oncelikle GATE simiilasyonunda PET sisteminde giiniimiizde en ¢cok kullamlan LYSO
kristali ile karsilikli birbirine bakan dortli dedektor sistemi modellenmistir.  Sistemin
merkezine yerlestirilen ve 511 keV’lik anhilasyon fotonlar1 agiga ¢ikartan isotropik yapidaki
kaynaktan 5 milyon foton gonderilmistir. Bu kisimda kristal uzunlugunun (2 mm ile 30 mm
arasindaki) ol¢iimlere vermis oldugu etki aragtirilmigtir. ROOT analiz programi formatina
uygun olarak alinan sonuglar analiz edilerek hesaplanan degerler Tablo 3.1.’de listelenmigtir.
Sintilasyon malzemesinin uzunlugu arttik¢a etkilegsim sayisi ozellikle Compton sagilmasi
artacagindan dolay1 sinyal sayisinda artis gozlenmektedir. Buna ek olarak es zaman Ol¢iim
sayist da artmaktadir. Medikal gortiintiilemede olumsuz etkisi olan random es zaman Ol¢iim
sayisinin da ayni gekilde arttigi goriinmektedir. Bu elde edilen sonuclar literatiirle uyumlu

olarak bulunmustur. Yanliz sintilasyon malzemesinin uzunlugunun artirilmasi elde edilecek

Cizelge 3.1. Bes milyon pargacik gonderilerek farkli uzunluklardaki LYSO kristalinin

koinsidans degerleri ve sinogram grafigindeki dagilima uzunlugun etkisi aragtirilmigtir.

Sintilatér Uzunlugu | Sinyal | Random Koinsidans | Koinsidans | Energy Coziiniirliigii (Sigma) | Sinogram Bin
(mm) Sayis1 Sayis1 Sayis1 Mean 511 keV (Sigma)

2 5408 - 71 0.04569 £ 0.0289 0.3533+0.071
3 8781 - 193 0.02589 £ 0.00312 0.307840.0254
4 12539 - 379 0.02042 £ 0.00118 0.3335=£ 0.0203
5 16267 2 691 0.0205 £ 0.0007 0.4488+0.0331
10 36101 11 3507 0.02022 £ 0 .00025 0.8163+0.0367
15 54601 25 8146 0.0207740.00016 1.15540.027
20 69766 34 13307 0.020784:0.00012 1.38140.025
25 82181 42 18666 0.02092 £ 0.00011 1.57940.022
30 92733 47 23988 0.02083 £ 0.00009 1.77440.021

datanin artigini saglarken, gértintiiyti olumsuz etkileyen random oOl¢timlerin artiginin yaninda
ayrica uzun kristal ile elde edilecek zaman ol¢iimiiniinde genislemesi demektir. Bu durum
zaman Ol¢timiniin olduk¢a 6nemli oldugu ToF-PET sistemleri i¢in istenmeyen bir etkidir.
Ikinci olarak silindirik PET sistemi ile cesitli sintilasyon malzemeleri tanimlanarak
elde edilen sonuclar Tablo 3.2.’de verildigi gibidir. Bes milimetrelik uzunluktaki cesitli
sintilasyon malzemeleri ile modellenen PET dedektorlerinde elde edilen sinyal sayisi
malzemenin kimyasal ve optiksel ¢zelliklerine bagh olarak farklilik gostermektedir. Buradaki

sonuglarda eg zaman ol¢timleri en fazla 6172 oldugu i¢in istatistiksel olarak yeterli degildir.
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Bu yiizden cesitli sintilasyon malzemeleri ile elde edilen sonuclar uzunluklar:1 30 mm olarak

artirilarak tekrardan elde edilmistir (Tablo 3.3.).

Cizelge 3.2. 5 mm uzunlugundaki cesitli sintilasyon malzemeleri ile modellenmig PET
sistemleri icin elde edilen sonuglar. PET sisteminin merkezine 0.5 mm’lik yaricapa sahip 511
keV’lik enerjide anhilasyon fotonlarini isotropik olarak gonderen kaynak tanimlanmigtir. Bu

modellemede gonderilen birincil foton sayis1 15 milyondur.

Sintilatér | Sintilatér Uzunlugu | Sinyal | Random Koinsidans | Koinsidans | Energy Coziiniirliigii (Sigma) | Sinogram Bin
Kristali (mm) Sayis1 Sayisi Sayisi Mean 511 keV (Sigma)
LYSO 5 16267 2 691 0.0205 + 0.0007 0.4488+0.0331
LSO 5 37886 10 3756 0.05614 £ 0.00093 0.3652+0.072
BGO 5 48463 13 6172 0.02211 =+ 0.00020 0.323+ 0.004
Csl 5 14002 - 498 0.0154 £ 0.0009 0.3649£0.0216
LaBr; 5 10870 2 313 0.006256 + 0.00052 0.53340.050
CeBr; 5 12000 2 392 0.008685+0.00055 0.4978+0.0441
Srl 5 11769 - 350 0.006692£0.00052 0.3702+0.0259
NalI(Tl) 5 9153 - 218 0.02124 £ 0.00222 0.3269+0.0385
czT 5 15240 2 613 0.00466 £ 0.00015 0.437940.0372
GaGG(Ce) 5 21642 3 1206 0.01191 =+ 0.0003 0.4685+0.0213

Cizelge 3.3. 30 mm uzunlugundaki cesitli sintilasyon malzemeleri ile modellenmis PET
sistemleri icin elde edilen sonuclar. PET sisteminin merkezine 0.5 mm’lik yarigapa sahip 511
keV’lik enerjide anhilasyon fotonlarini isotropik olarak gonderen kaynak tanimlanmigtir. Bu

modellemede gonderilen birincil foton sayisi 15 milyondur.

Sintilator Sintilator Uzunlugu | Sinyal | Random Koinsidans | Koinsidans | Sinogram Bin
Kristali (mm) Sayisi Say1s1 Sayisi (Sigma)
LYSO 30 92733 47 23988 1.774+£0.021
LSO 30 141908 80 54954 0.8115-+0.0087
BGO 30 152430 85 63130 0.5435+ 0.038
Csl 30 82216 39 18738 1.6784+0.027
LaBr3 30 72948 36 14983 1.963+0.024
CeBr3 30 77964 47 17031 1.4540.02
Srl 30 74324 31 15385 1.578+0.02
NalI(T1) 30 61455 29 10574 1.864+0.041
GaGG(Ce) 30 109000 62 33108 1.233+0.011

Standart hastane tipi ve gercek boyutlara yakin olan PET sisteminin modellemesi
ise ECAT sistemi kullanilarak gerceklestirilmigtir. FElde edilen sinogram uzantili dosya
ImageJ programina plug olarak eklenen Radon transformer (Radon doniigimi) ile

sinogram goriintiisii olugturulmugtur [6].  Olugturulan bu sinogram goériintiisit yine
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ImageJ gorintilleme programinda kullanilan FFT (Fourier doéniigtimleri) yardimi ile
yeniden goriintii olugturulmustur. Burada kullanilan FFT hem ileri hem de ters Fourier

doniigtimlerini iki boyutlu (2D) olarak hesaplayan bir yazilimdir.
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4. SONUC

Sekil 4.1.’de verilen grafik farkli uzunluklara sahip olan LYSO kristalinin silindirsel
PET modellemesinde es zaman Ol¢iimlerinin ns mertebesindeki degerlerinin grafigidir.
Burada kristal uzunlugunun artmasi etkilegim sonrasi alinacak mesafenin artigindan dolay1
zamani artiracaktir. Bunun yaninda ayrica daha fazla iginin etkilegsime girmesine de neden
olacaktir. Bundan dolay1 zaman oOl¢iimiiniin 6nemli oldugu dedektor sistemlerinde kristal

uzunlugu olabildigince kisa tercih edilmelidir. Yine halka PET modelli ile elde edilen LYSO

Uzunluga baglh olarak Koinsidans dlciimu
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Sekil 4.1. LYSO kristalinin uzunluga bagl olarak elde edilen ns mertebesindeki es zaman

ol¢timi.

kristalinin uzunluguna karsi gelen es zaman oOl¢iim sayis1 sekil 4.2.°de verildigi gibi elde
edilmigtir. Farkl sintilasyon malzemesi ile olugturulan halkasal PET modellemesi ile ayni
sayida 511 keV’lik foton yayimlayarak elde edilen sonuclar farklilk gostermektedir. Ozellikle
halide grubu olan inorganik sintilasyonlarmin (LaBrs, CeBrs ve Srl) sonuglar1 birbirine
yakin bulunmustur. Kristal uzunlugu arttikca es zaman Ol¢ltim sayisinin artigina benzer
sekilde random eg zaman 6l¢timiiniin sayis1 da artmaktadir. Eg zaman 6l¢iimiiniin igerisinde
random es zaman olaymn olusma yuzdesine bakildiginda en az1 %0.14 ile BGO iken en
¢ok olani ise %0.28 ve %0.27 ile sirasiyla Csl ve Nal(Tl) bulunmugtur. Yeni nesil sintilasyon
malzemelerinden olan GaGG ise PET sistemlerinde ¢ogunlukla kullanilan LSO ve LYSO’dan
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Sekil 4.2. LYSO kristalinin uzunluga bagh olarak elde edilen es zaman 6l¢iimiiniin sayisi.

sonra %0.18’ilk oranla digtik random eg zaman olay1 olusan sintilasyon malzemesi olarak
bulunmugtur. Bu sonu¢ GaGG gibi yeni sintilasyon malzemelerinin molekiiler gortintiilemede
iyi bir potansiyele sahip oldugunu gostermektedir.

GATE simiilasyonunda gergeklestirilen ECAT modellemesi ile elde edilen ¢ikt1 dosyasi
ImageJ'de [6] plug olan Radon transformer ile sinogram goriintisiine sekil 4.3.-(a)'da
gosterildigi gibi donigturilmiugtir. Yine ImageJ de FFT (Fourier déntgiimii ile) yardimi

ile yeniden goriintii olugturulmusgtur sekil 4.3.-(b). Yeniden olusturulan goértintiintin yiizey

Sekil 4.3. ImageJ'de olugturulan nokta kaynak gortintiileri. (a) sinogram goriintiisii ve

(b) gortinttiniin Fourier déntigimii ile yeniden olugturulmasi.
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grafiginin gaussian fonksiyonu ile fit edilmesinden sonra medikal goriintiilemede 6énemli bir
parametre olan uzaysal ¢oztintrliik (spatial resolution) degerleri bulunmugtur. Sekil 4.4.’da
iki farkli sintilasyon malzemesi ile simiilasyon modellemesinde elde edilmig ve yeniden

olugturulmus gortiintiilerin yiizey grafiklerinin Gaussian fiti ve fit parametreleri verilmigtir.

O
Gaussian
Gaussian
y = a + (b-a)*exp(-lx-c)Hx-c)i(2+d*+d)) y =a + (b-al*exp(-(x-c)*(x-c)(2*d*d))
a=0.046902 a=0.0116856

b =1.05072 0.gkb=074154 ]
¢ = 45,00000 ¢ = 88,00000

1.0rd=4.24992 d,.: 3.26805
R™2=0.9119 R™2 =0.9204

0.6
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Sekil 4.4. Yeniden olusturulan gortiintiiniin Gaussian fit parametrelerinin kargilagtirmasi

(a) LYSO (b) Sl

Elde edilen sonuglara gore; sintilasyon malzemesinin uzunlugu belirlenirken dedekte
edilecek radyasyonun cesidine ve enerjisine bagh olarak optimum uzunluk secilmelidir.
Clunki sintilasyon malzemesinin uzunlugunun artigi radyasyonun malzeme ile etkilegim
sayisini artirarak elektronige aktarim siiresini uzatacaktir. Kisa uzunluga sahip sintilasyon
malzemesi ile algilanamayan bazi anhilasyon olaylarinin dedekte edilmesi saglanacaktir.
Fakat bu tibbi goriintiiyti olumsuz etkileyen rastgele olaylarinda artigi olacagindan dolay1 en
ideal sintilasyon malzemesinin uzunlugu dedekte edilecek radyasyonun ¢esidine ve enerjisine
bagh olarak belirlenmelidir.

Yeni sintilasyon malzemelerinden olan GaGG, PET sistemlerinde c¢ogunlukla
kullanilan LSO ve LYSO’dan sonra %0.18’ilk oranla diigiitk random eg zaman olay1 olgiilen
sintilasyon malzemesi olarak bulunmusgtur. Ayrica sintilasyon malzemesinin optiksel ve
fiziksel ozelliklerine bagl olarak molekiiler goriintiilemede en 6nemli parametrelerden biri
olan uzaysal ¢oziintirlik igin yeni nesil sintilasyon malzemeleri LYSO’ya goére daha iyi
sonu¢ vermektedir. Iki farkl sintilasyon malzemesi ile modellenen PET sistemi ile elde
edilen noktasal kaynagin uzaysal ¢oziiniirliigi kiyaslandiginda Srly i¢in 7.68 bulunan deger
LYSO igin 9.99 olarak bulunmustur. Bu yeni sintilasyon malzemeleri ile olusturulacak
PET sistemlerinden elde edilen tibbi goriintii kalitesinin LYSO’ya gore ¢ok daha iyi olacag:

sonucunu vermektedir.
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