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Abstract

Konik Isin Demetli Bilgisayarl Tomografi (KIBT), ilk kez
1982 yilinda Mayo Klinik Biyodinamik Arastirmalar
Laboratuvari’nda anjiografi, radyoterapi ve mamogra-
fi uygulamalarinda kullanilmistir. Iki boyutlu projeksi-
yon setinden direk ¢ boyutlu gérinti rekonstriksiyonu
yapan geri projeksiyon formiilini kullanan konik 1sin
algoritmas! ilk kez 1984 yilinda Feldkamp tarafindan
tanimlandi. KIBT cihazlarinin dentomaksillofasiyal rad-
yoloji icin kullanilabilmesi bundan ancak 15 yil son-
ra gergeklesti, ¢inkid; ekonomik x 1sini tipleri, yiksek
kaliteli dedektdr sistemleri ve yeterli kapasiteye sahip
kisisel bilgisayarlar mevcut degildi. Attilio Tacconi ve
Piero Mozzo'nun tasarladigi ve QR, Inc. Verona, ltaly
tarafindan iretilen ilk dentomaksillofasiyal KIBT cihazi
NewTom DVT 9000, 1999 yilinda Avrupa’da tanihl-
di. Dis hekimliginde KIBT kullaniminin 2000°i yillarda
yayginlasmasi dentomaksillofasiyal radyoloji alaninda
yeni bir cag basladiginin gdstergesiydi. Teknolojik ge-
lismelerin 1s1ginda degisik biyikliklerde gérintileme
alani ve voksel secenekleri ile bircok cihaz tasarimlari,
farkl tanisal amaglar icin kullanilabilmektedir. Ayrica,
KIBT gérintileri ile beraber panoramik ve sefalomet-
rik radyograflarin da alinabildigi hibrit cihazlar da
bulunmaktadir. Medikal BT ile karsilashrildiginda,
KIBT klinik uygulamada bircok avantaja sahiptir. Bun-
lar arasinda daha disiik efektif radyasyon dozu, az
maliyet, kapladigi alanin kicik olmasi, daha kolay
gorinti elde edilebilmesi ve maksillofasiyal gérintile-
mede kullanilabilen ¢ok dizlemli rekonstriksiyon gibi
etkilesimli gdsterim modlarinin olmasi sayilabilir. Bu
avantajlarin yani sira KIBT'nin dezavantajlar ise iki
boyutlu gérintilemeden daha yiksek dozlarda rad-
yasyon kullanilmasi, yumusak doku ve yumusak doku
lezyonlarinin internal yapilarini tam olarak gésterme-
deki yetersizligi, kemik yogunlugunun standardize
Slcimii icin kullanilan ‘Hounsfield Unit’ ile sinirli kore-
lasyon gostermesi, cogunlukla metal restorasyonlarin
neden oldugu cesitli tiplerdeki gérinti artifaktlaridir.
Ayrica, KIBT ile ilgili yasal sorumluluklar konusu heniz
¢cozimlenemenmistir.

Anahtar Kelimeler: Konik Isin Demetli Bilgisayarli
Tomografi, Radyoloji, Dis Hekimligi
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First adapted for potential clinical use in 1982 at the
Mayo Clinic Biodynamics Research Laboratory, the
initial interest in Cone Beam Computed Tomography
(CBCT) was focused primarily on applications in angi-
ography, radiotherapy and mammography. A practical
cone-beam algorithm for tomographic reconstruction
of 2-D projection data was first illustrated by Feldkamp
in 1984, who, used a back-projection formula to di-
rectly reconstruct a three-dimensional density function
from a set of two-dimensional projections. CBCT units
dedicated to dento-maxillofacial radiology could not
be marketed for another 15 years because economic
x-ray tubes, high-quality detector systems and suffici-
ently powerful personal computers were unavailable.
Eventually, in 1999, the first dento-maxillofacial CBCT
unit, the NewTom DVT 9000, designed by Attilio
Tacconi and Piero Mozzo and produced by QR, Inc.
of Verona, ltaly, was introduced in Europe. Revoluti-
onary CBCT applications reached the dental market
in the 2000s, marking the beginning of a new era in
the field of dento-maxillofacial radiology. New tech-
nological specifications and settings include multiple
field of views (FOVs) and voxels that can better add-
ress a variety of specific tasks. There are also several
hybrid machines offering CBCT imaging along with
panoramic and cephalometric radiography. CBCT
possesses a number of advantages over medical CT
in clinical practice, such as lower effective radiation
doses, lower costs, fewer space requirements, easier
image acquisition, and interactive display modes such
as mutiplanar reconstruction that are applicable to
maxillofacial imaging. However, the disadvantages of
CBCT include higher doses than two-dimensional ima-
ging; the inability to accurately represent the internal
structure of soft tissues and soft-tissue lesions; a limited
correlation with Hounsfield Units for standardized qu-
antification of bone density; and the presence of vari-
ous types of image artifacts, mainly those produced by
metal restorations. In addition, liability issues related
to CBCT remain unresolved.
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Radyoloji, klinik dis hekimliginde her zaman 6nemli
bir yere sahip olmustur. Dijital ve konvansiyonel int-
raoral radyografi, ginimiz dis hekimliginde kullani-
lan gérintileme teknikleri arasinda geometrik ¢6zU-
nirligin en iyi oldugu ydntemdir. Fakat iki boyutlu
gorintilemede, U¢ boyutlu yapilarin siperpozisyonu
bilgi kaybina neden olur ve bu nedenle pek ¢ok va-
kada farkli agilardan iki veya G¢ radyograf alinmasi
gerekebilir.!2 Sabit duran hastanin etrafinda x 1sini
kaynagi ve imaj reseptorinin es zamanh dénisu ile
her iki cenenin bir arada gérintilendigi panoramik
radyografi ise, ¢ene ve dislerin genis kapsamli olarak
incelenmesini saglar. Bu teknikte, gérintide magni-
fikasyon, distorsiyon ve siperpozisyon olusur. Go-
rintd distorsiyonunu azaltmak ve gérinti kalitesinin
‘hayalet gorinti’ ile bozulmadigindan emin olmak
icin dikkatli bir 6n hazirlik yapilmali ve hasta dogru
pozisyonlandirilmalidir.34

Dislerin ve komsu yapilarin ¢ boyutlu yapisi hakkin-

da bilgi veremeyen, lezyonun kaynagi, buyikligi ve
yeri hakkinda yalnizca sinirli bilgi saglayabilen int-
raoral ve panoramik tekniklerin aksine medikal bilgi-
sayarl tomografi (BT) cihazlari, dentomaksillofasiyal
bslgenin U¢ boyutlu olarak gérintilenmesini saglar-
lar. Ancak yiksek radyasyon dozu, yiksek maliyet ve
vygulama zorluklari medikal bilgisayarli tomografinin
dis hekimliginde rutin olarak kullanilmasini engeller.
Dis hekimligi uygulamalarindaki bu eksiklik ve yogun
talep nedeniyle medikal BT'den daha disik doz ve
az maliyetle G¢ boyutlu veri saglayabilen konik 1sin
demetli BT (KIBT) gelistirildi ve 6zel olarak dentomak-
sillofasiyal gérintileme icin kullanima sunuldu.® Tab-
lo 1'de ginimizde kullanilan bazi KIBT cihazlarinin
ozellikleri gérilmektedir

KIBT’nin Tarihgesi

‘Kesit gérintist’ anlamina gelen tomografi, Yunan-
ca kesit anlamina gelen ‘tomos’ ve sekil, gorinti de-
mek olan ‘grafi’ kelimelerinin bir araya getirilmesiyle
olusturulmustur. Bilgisayarli Tomografi (BT), mihendis
Godfrey Hounsfield ve fizik¢i Allan Cormack taro-
findan 1972 yilinda tanildi. Birbirlerinden bagim-
siz calisarak BT'yi gelistiren Cormack ve Hounsfield
1979"da Nobel Tip Odili’ni paylastilar. Bilgisayarls
Tomografinin ilk kullanimi tip alaninda olmus, BT ile
komsu anatomik yapilarin siperpozisyonu olmadan
yuksek kontrasta sahip gorintiler elde edilmistir. Kli-
nikte kullanilan ilk BT tarayicilar 1974-1976 arasinda
gelistirilmis ve yalnizca bas bdlgesinin gérintilenme-
sinde kullanilmislardir. 1976 yilinda ise tim vicudun
gorintilenmesi mimkin hale gelmistir. Bu yillarda
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tek gorunty diliminin (kesit) Uretilmesi icin gerekli olan
ham verilerin toplanmasi birkac saat, bu ham veri-
nin rekonstriksiyonu ise ginler siriyordu. Zamanla
hiz, hasta konforu ve ¢zinirlik konusunda buyik
gelismeler yasandi. Ginimizde ise daha kisa sirede
daha biyik anatomik alanlar taranabilmektedir. %13

BT tarayicilar, x isin1 kaynagi ile birlikte hastanin et-
rafinda déndigu ilk tasarimindan, rotasyon yaparken
x 1sini_kaynagindan sagilan 1sin demetlerini yakala-
yan, dairesel bir dizen icindeki sabit dedektorlerin
bulundugu son evreye kadar dért evre gecirmislerdir.
Spiral (helikal) BT'nin kullanima sunulmasi 1989 yi-
linda gerceklesmistir. Spiral BT'de hasta gantri bo-
yunca durmaksizin ilerlerken, bu sirada kesintisiz veri
helezonu elde etmek icin, x 1sini kaynagi hasta ile
es zamanl ve ayni yénde hastanin etrafinda déner.
Tarama siresince hastanin gantri boyunca kesintisiz
hareketi ile veri toplama birlestirilerek goklu gérinti
kesitleri hizla elde edilebilir. Ayrica isinlama siresi ve
bdylece hareket artifakt azaltlmis olur. Bilgisayarli
Tomografi konusunda en son teknolojik gelisme, tek
sira dedektdrlerin yerini insan vicudunun uzun ekse-
ni boyunca dizenlenmis multidedektér dizilerinin al-
masiyla 1998 yilinda yasandi. Her bir rotasyonda
taranan hacim genisligindeki bu artis, x 1sinini daha
verimli kullanmamizi sagladi. Modern BT multidedek-
tor tarayicilar, 4-512 arasinda dedektérin siralandi-
g1 dizilere sahiptir. Ginimiz pratik uygulamalarinda
pek cok sistem, spiral (helikal) ve multidedekior birle-
simi bir teknoloji kullanmaktadir. Multidedektér spi-
ral BT (MDBT) ile tarama siresi kisalmasina ragmen
verilen radyasyon dozlari ve BT cihazlarinin maliyeti
azalmamighir. 1114

Zaman igerisinde dedektor fiyatlari, radyasyon dozu
ve gorinty elde etme siresiyle ilgili kaygilar, konik
demet geometrisinin fan sekilli demetin yerini aldi-
gr BT tarayicilarin gelistirilmesini saglamistir. Konik
Isin Demetli Bilgisayarli Tomografi (KIBT), ilk kez
1982 yilinda Mayo Klinik Biyodinamik Arastirmalari
Laboratuvari’nda anjiografi, radyoterapi ve mamog-
rafi uygulamalarinda kullanilmistir.'51¢ ki boyutlu pro-
jeksiyon rekonstriksiyonu icin uygun konik 1sin algo-
ritmasi ilk kez Feldkamp ve arkadaslari tarafindan ta-
nimlandi. Bu arastirmacilar fan-beam rekonstriksiyon
formilu yerine, iki boyutlu projeksiyon setinden direk
U¢ boyutlu gérinti rekonstriksiyonu yapan geri pro-
jeksiyon formilint kullandilar. Bu formil ile pek ¢ok
pratik uygulamaya gére daha az hata yapilmaktadir.
Modifiye Feldkamp algoritmasi, dentomaksillofasi-
yal KIBT’de en ¢ok kullanilan algoritmadir.'” Orijinal
Feldkamp geri projeksiyon algoritmasi 1984 yilinda
yayimlanmasina ragmen KIBT cihazlarinin dentomak-
sillofasiyal radyoloji icin kullanilabilmesi, bundan an-
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. KIBT Hasta Goérintileme | Voksel Boyut L
Firma Model Dedektdr Pozisyonu Alani Segenekleri Eﬁﬂ?&gg@g% Yazihm
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! sandalyede kadar
NewTom 5G Bes FOV Ultra yiksek:
Quantitative Amorf silikon bxbcm’den 0.075mm; Cal lar d
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cak 15 yil sonra gerceklesti. Arada bu kadar uzun
sire olmasinin nedeni, o ddnemde heniiz ekonomik x
isin tiplerinin, yuksek kaliteli dedektor sistemlerinin ve
yeterli kapasiteye sahip kisisel bilgisayarlarin bulun-
mamastydi. Attilio Tacconi ve Piero Mozzo'nun tasar-
ladigi ve QR, Inc. Verona, itolyo tarafindan iretilen ilk
dentomaksillofasiyal KIBT cihazi NewTom DVT 9000,
1999 yilinda Avrupa’da tanitildi ve bunu 2001°de
3D Accuitomo-XYZ Slice View tomografi sisteminin
(J.Morita Mfg Corp., Kyoto, Japonya) Japonya'da ta-
nihlmasi izledi.'?® Dis hekimliginde KIBT kullaniminin
2000’li yillarda yayginlasmasi dentomaksillofasiyal
radyoloji alaninda yeni bir ¢cag basladiginin gdster-
gesiydi. Teknolojik gelismelerin 1s1§inda ginimizde
farkli biyukloklerde gérintileme alani ve voksel se-
cenekleri ile hastanin degisik konumlarda (yatarak,
oturarak, ayakta) pozisyonlandirilmasina olanak ta-
niyan bircok cihaz tasarimlari yer almaktadir. Ayrica
KIBT gérintileri ile beraber panoramik ve sefalomet-
rik radyograflarin da alinabildigi hibrit cihazlar da
bulunmaktadir. Sekil Ta ve 1b sirasiyla kigik ve bi-
yuk géruntileme alanl cihazlari gstermektedir.

Sekil Ta: Hastanin ayakta pozisyonlandirilabildigi
kicik gorintileme alanl KIBT Gniti (Kodak 2000,
Carestream, Rochester, NY, USA) gérilmektedir.
Gorildigu gibi cihaz panoramik radyografiye
benzer boyut ve sekle sahiptir.

Sekil 1b: Hastanin yatarak pozisyonlandirilabildigi
genis goruntileme alanli KIBT 6niti (NewTom3G,
QR, Inc. Verona, ltalya) gorilmektedir.

KIBT'nin Temel Ozellikleri

Medikal BT'ler yelpaze sekilli (fan beam) x isini de-
meti yayarlar ve tam bir gérinti olusturabilmeleri
icin ¢cok sayida gorinti kesitinin yigilmasi gerekir.
KIBT sistemlerinde ise konik sekilli x 1sin1 demeti ile
iki boyutlu dedektor kullanilir. Dedektér hastanin basi
etrafinda bir tam tur veya daha az dénerek iki boyut-
lu gérinty serilerini olusturur. Konik isin algoritmast,
bu gorinti veri setini kullanarak herhangi bir yénde,
degisen kalinliklarda dizlemsel ve egimli gorinti re-
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konstriksiyonu yaparak kemik ile yumusak dokularin
bilgisayar monitérinde izlenebilen ¢ boyutlu gérin-
tisinU olusturur. Kullanilan 6zel algoritmalar, aksiyel
dizlemin yani sira ¢ok dizlemli iki veya i¢ boyutlu
reformasyonlar ile panoramik rekonstriksiyonu ya-
pilmasini saglar.'®2° Fan-beam geometride sekonder
rekonstriksiyon ile ortogonal dizlem gérintileri olus-
turulur ve bu gérintilerden aksiyel kesitler almak icin
verilerin primer rekonstriksiyonundan yararlanilir. Ko-
nik 1sinli geometride ise ortogonal géruntilerin ikincil
rekonstriksiyonu icin ¢oklu temele dayanan baz pro-
ieksiyonlar kullanilir. Primer ham veri tekli projeksi-
yon serilerinden olusur. Bu tek gérintiler sefalometrik
radyograflara benzer, ancak serideki her bir gérin-
ti, bir sonrakinden uzaklasarak devam eder. Goriinti
hacmi genellikle iki boyutlu birkag yiz temel gérin-
ti ile hesaplanir ve dizenlenir. Bu temel goérintiler,
projeksiyon verisi adini alan gérint serisidir (Sekil 2
konik 1sin ve fan beam gérintileme geometrilerinin
rekonstriksiyon islemlerinin sematik cizimini gdster-
mektedir). X 1sin1 demeti farkli doku katmanlarindan
gectigi zaman, dedekiére iletilen 1sin yogunlugu, 1sin
demetinin izledigi dogrusal yol Gzerinde bulunan ce-
sitli voksellerin ateniasyon degerlerinin toplamina
esit olur. Bir kesitteki her bir voksel icin ortalama ate-
nUasyon katsayisi ilgilenilen bdlgeyi cevreleyen farkls
isinlarla belirlenir. Her vokselin atentasyon degerinin
hesaplanmasiyla kesitteki farkli dokular arasinda ay-
rm yapmak mimkin olur. Pek cok yazilim, G¢ orto-
gonal dizlemde (aksiyel, koronal ve sagittal) bitisik
iki boyutlu gérintu serileriyle olusturulan varsayimsal
goérinim elde etme olana@i sunar (Sekil 3 aksiyel, ko-
ronal ve sagittal dizlemlerin sematik gizimleri ve ilgili
KIBT goruntileri gostermektedir). Medikal BT'de veri,
genellikle gorintilerin elde edildigi is istasyonundan,
bicimlendirildigi ayri bir kumanda paneline aktarilir.
KIBT'de ise gorintinin hem elde edilmesi, hem izlen-
mesi genellikle ayni bilgisayarda yapilir.182°

X 1sim1 Olusumu

Medikal BT sistemleri kisa sirede genis hacimli veri
elde etmek icin yiksek x i1sin1 enerjisine gereksinim du-
yarlar ve bu nedenle gicli x isini jeneratérleri kullanir-
lar. Medikal BT cihazlari 80-140 kVp (kilovolt peak)
aralginda ve 20-100 kW'lik maksimum gicle kullani-
lirlar. Ancak bu sistemler maksimum gicte genellikle
30-60 saniyelik sinirli sirelerde calishrilabilirler. KIBT
sistemleri ise 80-120 kVp'de calismakla birlikte pek
cok Unit bu araligin en distk ug degerinde fonksi-
yon gorir. Bu deger esasen panoramik radyografi
cihazlarinin isinlama araligindan ¢ok farkli degildir.
KIBT ve medikal BT benzer fokal spot buyukliklerine
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(0.5-0.8 mm) sahipken, bircok KIBT sistemi medikal
BT'den farkli olarak tip akiminin genellikle 1 mA ile
20 mA araliginda oldugu sabit anoda sahiptir. Bu
akim araligi BT'den ¢cok dustktir (125 mA-500 mA)
ve hem jeneratdr giicini, hem de 1si Gretimini azaltir.
Ayrica ¢odu KIBT cihazi dedektor hareketiyle uyumlu
pulsatif x 1sini Uretir. Bu durum 1sinlama siresini ve
daha az radyasyonun i1siya dénismesi nedeniyle aci-
ga cikan 1si miktarini da azaltir.™

KONIK ISIN DEMETI

YELPAZE SEKLINDE ISIN DEMETI
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Sekil 2: Konik 1sin ve fan (yelpaze) i1sin gérintil-
eme geometrilerinin ve rekonstriksiyon islemlerinin
sematik cizimini gdstermektedir.
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Sekil 3: Aksiyel, koronal ve sagittal dizlemlerin sematik
cizimleri ve ilgili KIBT goruntileri izlenmektedir.

Dedekior

Butun KIBT sistemleri, gérintileri olusturmak ve kay-
detmek icin alan dedektéri kullanirlar. Baslangicta
KIBT dedektérleri charge-coupled-device (CCD/II)
(yukten baglasik aygit) ve gorinti koyulastiricr (ima-
ge intensifier) birlesiminden meydana gelmekte idi.
Bu birlesim dedektorlerin iri ve hantal olmasina ne-
den oluyordu. Bu dedektdrler dik acili temel gérinti
alanlari (silindirik hacim) yerine sirkiler sekilli alanlar
(kiresel hacim) olusturuyorlardi. Ginimizde, pek
cok KIBT Uniti genis alanli piksel dizisi iceren, hidro-
jenize amorf silikonlu ince film transistori veya daha
az siklikla genis, tamamlayici metal oksit yari iletken
(Complemantary metal-oxide semiconductor) (CMOS)
diziler iceren diz panel dedektor (flat panel detector)
(FPD) kullanmaktadir. X 1sinlari, FPD silikon matriksi-
ni kaplayan talyum katkili sezyum iyodid veya terbi-
yum ile aktive edilmis gadolinyum oksisulfit gibi bir
sintilatér tarafindan tespit edilir. Bu sintilatdr x 1sinini
foto diyot dizileri tarafindan kaydedilen gérinir isiga
dénistirir. Foto diyot dizileri isinlarin enerji yuku ile
dogru orantili olarak elektrik sarji Gretir. FPD dizileri
CCD’lerden daha fazla geometrik ¢6zinirlik potan-
siyeline sahiptir.'21% Dedektér her bir temel gérinti
icin x 1sin1 foton yuklerini kaydeder, sarj biriktirir ve
bilgisayara sinyal génderir. Hemen hemen tim KIBT
cihazlarinda tam bir rotasyon genellikle 5-20 saniye
surmektedir. Onun icin her bir temel gérintinin olus-
turulup gdnderilmesi milisaniyeler icerisinde olur ve
tek bir rotasyon siresince yapilan isinlama ile yizler-
ce temel gérinti elde edilir. FPD’lerin performansini
etkileyen bazi sinirflamalar vardir. Bunlar arasinda
radyasyon spektrumuna verilen yanihin dogrusalligs,
dedektdr alani boyunca verilen yanitin ¢ok istikrarli
olmamasi ve bozuk pikseller sayilabilir. Bunlarin gé-
rinti kalitesine etkileri, daha distk ve daha yiksek
dozlarla yapilan isinlamalarda daha kolay fark edilir.
FPD’nin bu yapisal kisitlamalarinin gérinty kalitesini
etkilemediginden emin olmak icin dedektdr kalibras-
yonu periyodik olarak yapilmalidir.'®1?

Goriuntileme Alani (Field of View-FOV)

Gorintileme alani (Field of view) (FOV) belirli bir
KIBT cihazinin tarama hacmini ifade eder. Gérin-
tileme alanini dedektérin sekli ve buyukligu, 1sin
projeksiyon geometrisi ve isinlanan bdlgeyi yanlizca
gorintilemek istedigimiz alanla sinirlayan 1sin demeti
kolimasyonu belirler. Farkli buytkliklerde gorintile-
me alanlarinin bulunmasi, 8zgiin uygulamalar icin en
uygun olanin secilmesine olanak saglar. KIBT cihazla-
ri goruntileme alani buyukliklerine gére kicik, orta
ve genis hacimli cihazlar olarak siniflandirlabilirler.

1129



Temel Prensipler

Cilt: 6, Sayi: 1, 2012 Sayfa: 1125-1136

X isini sacilimi (scatter) ya da girilti (noise) 1
gorintileme alaninin kicilmesi ile azalir ¢in

cik gorintileme alanl cihazlar yiksek gorir
zinurligu saglarlar. Kicik gérintileme alanh
birkac dis, kadran veya tek cene taramak igin k
larlar. Orta géruntileme alanli Gnitler her iki ¢e

ve genis goruntileme alanl cihazlar ise tim
taranmasinda kullanilirlar.?! Genel bir kural

dental gérintilemeler icin daha kicik goérin

alani secimi énerilir, ¢cinki genis alan daha »
efektif radyasyon dozuna neden olur. Biyik
tileme alani kullanimi ortodontik ve ortognatik
planlamasi gibi daha genis inceleme gerektir
kalarla sinirlandinlmistir.2223 (Sekil 4 kicuk, orta ve
genis goruntileme alanlarinda taranan hacim genis-
likleri gortlmektedir).

Kiiciik FOV OrtaFOV Genig FOV

Sekil 4: Sirasiyla kictk, orta ve genis gérintileme
alanlarinda taranan hacim genislikleri gérilmektedir.

Voksel

‘Voksel” i¢ boyutlu gérintinin ayirt edilebilen en ki-
cik, kutu seklindeki parcasidir. KIBT sisteminde vok-
seller izotropiktir (tim dizlemlerdeki boyutlari esit) ve
boyutlari 0.4 mm?®ile 0.075 mm® araliginda degis-
kenlik gésterir. Vokseller izotropik oldugu icin KIBT
goruntileri herhangi bir dizlemde yiksek dogruluk-
la rekonstrikte edilebilir. Teorik olarak, KIBT yiksek
kontrastl yapilarin geometrik ¢6zinirligini istenilen
herhangi bir dizlemde gelistirebilir. Bu Ustin geomet-
rik ¢6zinurltk, yani aralarinda ¢ok az mesafe olan,
farkli atentasyon degerlerine sahip objeleri ayirdet-
me yetenegi, KIBT gorintilemenin en dikkat cekici
dzelliklerinden birisidir ve bu biyik slcide flat panel
dedektor teknolojisinin ve izotropik veri elde edebil-
me yeteneginin sonucudur. KIBT ayrica kismi hacim
ortalamasinin olumsuz etkilerini azaltir. Kismi hacim
ortalamasi, tarayicinin voksel ¢dzinurligi, gorinti-
lenen objenin uzaysal ¢dzinurliginden daha fazla
ise olusur ve bu durum fan 1sinli BT ve KIBT gorin-
tilemenin ortak &zelliklerinden biridir. Bu tir durum-
larda piksel doku ya da sinirin degerini degil degi-
sik dokularin ateniasyon degerlerinin ortalamasini
gosterir'213 (Sekil 5'de Anizotropik (sol) ve izotropik
(sag) olarak elde edilen hacim veri setlerinin bir karsi-
lastirmasi gdsterilmistir).
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izotropik
X=Y=Z

Anizotropik
X=Y=Z

Sekil 5: Anizotropik (sol) ve izotropik (sag) olarak
elde edilen hacim veri setlerinin bir karsilashrmasi
gosterilmistir.

KIBT'nin Avantaj ve Dezavantaijlan

Medikal BT ile karsilastirildiginda KIBT klinik uvygula-
mada bircok avantaja sahiptir. Bunlar arasinda daha
dustk efektif radyasyon dozu, az maliyet, kapladig
alanin kigik olmasi, daha kolay gérinti elde edile-
bilmesi ve maksillofasiyal gérintilemede kullanilabi-
len cok dizlemli rekonstriksiyon gibi etkilesimli goste-
rim modlarinin olmasi sayilabilir. Bu avantajlarin yani
sira KIBT'nin dezavantajlarini séyle siralayabiliriz; iki
boyutlu gérintilemeden daha yiksek dozlarda rad-
yasyon kullanilmasi, yumusak doku ve yumusak doku
lezyonlarinin internal yapilarini tam olarak gésterme-
deki yetersizligi, kemik yogunlugunun standardize 4l-
cimi icin kullanilan ‘Hounsfield Unit’ (Hounsfield Uni-
tesi) (HU) ile sinirli korelasyon géstermesi, cogunlukla
metal restorasyonlarin neden oldugu cesitli tiplerdeki
gorintu artifaktlari. Bunlara ilaveten, KIBT raporla-
masindaki yasal sorumluluklar ile ilgili sorunlar hala
cozilememistir. 1827

Avantajlari

Medikal BT'den daha disik radyasyon dozu

KIBT tarayicilar ile medikal BT'den ¢ok daha dusuk
efektif dozlar kullanilarak elde edilen dentomaksillo-
fasiyal gérintilerde yeterli gorintu kalitesi elde edilir.
Isin demeti kolimasyonu, radyasyonun etki alaninin
sadece gorintilemek istedigimiz bolgeyle sinirli ol-
masini sadlar. Kicik ve orta gérintileme alani kul-
lanan KIBT cihazlarinda radyasyon dozu genellikle
13-82 pSv arasindadir, medikal BT'de ise bu deger
474-1160 pSv arasinda degisir. En uygun dozu be-
lirlemek icin her vakada ayri ayri gérintinin kalitesi
ve diagnostik degeri degerlendirilmeli ve buna gére
uygun 1sinlama faktorleri secilmelidir.222¢
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Medikal BT’den daha az zaman, yer ve maliyet

Dentomaksillofasiyal KIBT cihazlarinin kullanimi kolay
ve kapladigr yer kiguktir (< 4 m?). Bu cihazlar makul
fiyatlara sahiptir ve nispeten daha az bakima ihtiyag
duyarlar. Bu 6zellikleri ile yalnizca hastaneler icin de-
gil, ayni zamanda tip merkezleri ve pek cok 6zel dis
hekimligi klinigi icin uygundurlar.?”

Sert doku netligi

KIBT gorintileme sisteminin en dikkat cekici dzellikle-
rinden biri yiksek geometrik ¢6zinurlige sahip olma-
s, yani birbirine komsu, farkli atentasyon degerleri
olan objeleri ayirt edebilmesidir.'? KIBT gorintileri
0.4 mm¥*ten 0.075 mm®e kadar olan bir aralikia
sub-milimetrik izotropik voksel ¢dzinirligine sahiptir.
Kicik dis ve kemik yapilarin detayli incelenebilmesi
icin yeterli gorintiyl olusturan bu Ustin geometrik
¢6zinirluk KIBT dedektdrinin izotropik gorinti elde
etmesi ile saglanir.’

Etkilesimli Gosterim Modlari, Tedavi
Planlamasi ve Bilgisayar Destekli Cerrahi

KIBT sisteminde verilerin rekonstriksiyonu, gdérinti-
lerin aksiyel, koronal ve sagittal dizlemlerde yeni-
den olusturulmasini saglar. Ayrica, KIBT yazilimlari,
zoom/magnifikasyon, window/level pencere seviye-

S .-i i) Jiu. N, P

si, dipnot ekleyebilme ve gérinti izerinde distorsi-
yon ve magnifikasyondan etkilenmeden birebir ger-
cek boyut dlcimi gibi dijital gorintiyt gelistirmek
amaciyla kullanilabilen cesitli araclar sunar. Ug farkls
gorintileme modu vardir. Bunlar, multiplanar refor-
masyon (MPR), isin toplami ve volimetrik gorintile-
me olarak bilinirler. MPR modunda genellikle oblik ve
egimli dizlemler kullanilir ve distorsiyona ugramamis
panoramik benzeri ve krosseksiyonal gorinti refor-
masyonu yapilabilir. ‘Isin toplami’ hastanin spesifik
voliminy gésteren gorinty dilimleri olusturmak igin
kesit kalinh@r artmis gorintileri kullanir. Isin topla-
mi gorintileri lateral sefalometrik ve buna benzer
radyografik gorintiler olusturmak icin kullanilabilir.
Konvansiyonal tekniklerde bu radyograflar magnifi-
kasyon ve distorsiyona ugrarken KIBT'de benzer gé&-
rinty deformasyonlari gérilmez. Bununla birlikte bu
teknikte tim volimetrik veri seti kullanilir ve anatomik
gurilti yani kesitlerin siperpozisyonu, gérintinin ek-
siksiz degerlendirilmesini engeller. Uc boyutly gériin-
ti olusturmada iki farkli teknik kullanilabilir. Bunlar,
indirekt hacim olusturma — Indirect volume rendering
(IVR) ve direkt hacim olusturma - Direct volume ren-
dering (DVR) olarak bilinir. indirekt yéntem, tim veri
setini goruntileyebilmek icin voksel yogunluklarina
denk gelen gri skala derecelerinin secilmesine daya-
nan karmasik bir islemdir. Bu teknik 6zel bir yazilima
ihtiyag duymakla beraber, derinlikli volimetrik yizey
rekonstriksiyonu saglar. Direk yéntem, indirek yon-
teme gore daha basittir. En yiksek yogunluk projek-

Sekil 6: Ustte solda pan-
oramik, ortada ¢ boyutlu
gorinti ve sagda aksiyal di-
zlemde cizilmis ark gérilme-
ktedir. Asagida ise bu arktan
elde edilmis krosseksiyonal
gorintiler izlenmektedir.
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Sekil 7a: En yuksek yogunluk projeksiyonu (MIP) ile

olusturulan sefalometrik gorinty;

7b: Uc boyutlu gérintis izlenmektedir.

siyonu (maximum intensity projection — MIP) en sik
kullanilan direk yontem olarak bilinir. MIP modunda
ilgilenilen hacimdeki en yiksek voksel degeri gdste-
rim degeri olarak secilir'®1? (Sekil 6, 7a ve 7b).

KIBT datasi i¢inct parti yazilimlarda gérintilenmek
ve islenmek amaciyla iki ve i¢ boyutlu standart format-
larda disari aktarilabilir. Béylece, implant planlamast,
kemik grefti operasyonlari ve ortognatik cerrahi islem-
leri gibi hassasiyet gerektiren islemlerin sanal ortam-
da planlanmasi saglanir. Son yillarda, KIBT datasinin
hastalardan 3 boyutlu optik kameralar ve tarayicilar
ile alinan yumusak doku élcileriyle birlestirilmesi isle-
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mi populerlik kazanmistir. Bu sayede islemlerin kolay-
lastinlmasi ve otomasyonu ile birlikte birebir hastaya
vygun dental restorasyonlar hazirlanabilmektedir.?”

Dezavantaijlari

iki boyutlu gérintilemeye gére yiksek
radyasyon dozu

KIBT dozu medikal BT'ye gére daha disuk olsa da,
hala konvansiyonel iki boyutlu dental radyografiye
gore daha yiksek olarak kabul edilmektedir. KIBT
cihazlarindaki farkliliklar, gérintileme alani, isinla-
ma parametreleri (kVp, mA) ve diger faktorler rad-
yasyon dozunun degisiklik gdstermesinde rol oynar.
Doz, endikasyonlara gére cesitlilik gdsteren gérinti-
leme alani ile siki iliskilidir. Uluslararasi Radyasyon-
dan Korunma Komisyonu (ICRP) 2007 degerlerine
gore, KIBT'de efektif dozlar 19-368 pSv arasinda
bulunmustur.? Fosfor plak ve F hizli film ile alinan tim
adiz radyograflarinda dikdértgen kolimasyon kulla-
nildiginda efektif doz 34.9 pSv, yuvarlak kolimasyon
kullanildiginda ise 170.7 pSv olarak hesaplanmishr.
Dijital panoramik (CCD) ile efektif doz 14.2 pSv ile
24.3 pSv araliginda degisirken, dijital posterio an-
terior sefalometrik (PSP) ile efektif doz 5.1 pSv ve la-
teral sefalometrik radyograflarda (PSP) ise 5.6 pSv
olarak bulunmustur.?® Son yillarda, ¢ogu KIBT ciha-
zinda, radyasyondan korunmada ¢ok faydali olan,
X isini kaynagi aktive edildiginde ve gerektiginde ¢a-
lisan pulsatif bir sinyal sistemi kullaniimaktadir. Akilli
teknolojilerin kullanimi ile 1sinlama miktari hastanin
ebatlarina gére ayarlanabilmektedir. Cocuklarin yik-
sek radyosensivitesinden dolayi KIBT'nin cocuklarda
kullaniminin konvansiyonel radyografla kiyaslanildi-
ginda tamamen zorunlu oldugunun kanitlanmasi ge-
rekmektedir. Anamnez alinmadan ve klinik inceleme
yapilmadan rutin gérinti alinmasi kabul edilebilir bir
uygulama degildir. 1213

Medikal BT’ ye gore disik yumusak doku
ayrimi

Farkl dokularin icerik ve yapisina bagl olarak gérin-
tide olusabilen degisiklikleri ayirt edebilme 6zelligi,
radyolojide istenen bir &zelliktir. Dusik yapilandirma
gucu, genellikle gorinti kirliligi ve dusuk kontrast re-
zolusyonu ile sonuglanir. Modern tibbi BT'ler 1 ile 3
HU (Hounsfield Unitesi) arasinda kontrast rezolisyo-
nuna sahipken, ginimizde piyasada bulunan KIBT
sistemleri genelde yumusak doku kontrasti tanimla-
ma &zelligi olarak ancak 10 HU civarinda kontrast
rezolisyonuna sahiptirler. Yumusak dokunun internal
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icerigini inceleyebilme 6zelligi saglayan kontrast rezo-
ltsyonunun KIBT teknolojilerinde yetersiz olmasi yizin-
den, diagnostik agidan gérintilemedeki gelisiminde
bir sinirlama olmasina ragmen, son zamanlarda daha
yuksek kontrast rezolisyonu saglayan KIBT cihazlari
gelistirilmeye baslanmistir'21321 (Sekil 8a, 8b).

8b

Sekil 8a: Paranasal bolgeyi igerisine alan koronal
Medikal BT'de mavi oklar yumusak dokulari
gostermektedir;

Sekil 8b: Benzer kesitten alinmis bir koronal KIBT'de
ise yumusak dokular ayni netlikte izlenememektedir.

Kemik yogunlugunun él¢ilmesinde sinirlilik

Hounsfield Unitesi ile radyodensite lcimi, KIBT gé-
rintilerinde gergegi tam olarak yansitmaz. KIBT gri
skala degerleri, 6rnegin implant planlamasinda ilgili
alanin &zel kemik densitesi hakkinda givenilir bilgi
saglayamayabilir. Standardizasyon eksikliginden do-
layr  grilik seviyelerinin yorumlanmasi ve farkl ma-
kinelerin verdigi degerlerin karsilastirilmasi gugtir.
Gergek HU degerlerinden attenuasyon katsayisi olus-
turmak icin yeni bir takim metodlar dnerilmektedir.??
Buna ragmen subjektif kemik kalitesi degerlendirmesi
ve dental implantlarin primer stabilitesi arasinda yik-
sek korelasyon bulunmustur.3°

Sacilma (Scatter)

KIBT ile olusan sacilma miktari, medikal BT'ye gére
daha fazladir. Medikal BT'de kesit alinmasi sirasinda
sadece ince bir doku hacminden dedektore ulasan
sacilma s6z konusudur. KIBT ise bunun aksine biitin
hacimden dedektor elemanlarina ulasan x 1sini sagil-
masina neden olur. Bu sagilma, ‘saciimanin primere
orani’ olarak ifade edilmekte ve medikal BT igin yak-
lasik 0.2 iken, genis acili KIBT sistemlerinde bu deger
3’e kadar yukselebilmektedir. Sacilmanin yiksek ol-
masi, gorinti kontrastinin dismesiyle diagnostik ka-
pasiteyi azaltirken hasta dozunu ve gérintd kirliligini
arttirir.1?

Artefaktlar

KIBT gorintilemede 6nemli dezavantajlardan birisi
de metalik artefaktlardir ve gorintu kalitesini en olum-
suz etkileyen faktordir. Gorintilenen objeyle iliski-
li olmayan, gérintileme alani icine giren metal ve
amalgam restorasyonlardan, kék kanal dolgu mater-
yalleri ve implantlardan kaynaklanan gérinti hatao-
lar ortaya ¢ikabilir.3! Gorintide yapinin ¢evresinde
olusan cizgisel artefaktlara ek olarak, olusan koyu
alanlar da gérintt kalitesini bitintyle etkiler. Me-
talik objelerden sacilan cizgisel artifaktlar lineer hi-
perdensiteler seklinde izlenir ve ceneyi boydan boya
kat edebilir. Artifaktlar 1sin sertlesmesine bagl olarak
da gelisebilmektedir. Dustk eneriili x isini fotonlarinin
dokulardan gecerken kademeli absorbsiyonu, kalan
isin demeti enerjisinde kademeli artisla sonuclanir.
Isin demetinin sertlesmesi olarak tanimlanan bu olay,
KIBT'de medikal BT'ye gére daha belirgindir. Bunun
nedeni ise, aslinda KIBT'de kVp'nin distk olmasi ne-
deniyle x 1sini demetinin daha dusik enerjili olma-
sidir. Yuksek densiteli yapilara bitisik koyu bantlar
seklinde gorilen 1sin sertlesmesine bagl artefaktlar
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hastaliklari taklit edebilir.3? Kék kanal dolgu mater-
yallerinden kaynaklanan artifaktlar kék fraktirlerini
taklit edebilirken, dental implantlar cevresindeki koyu

bantlar osteointegrasyon kaybini taklit edebilirler®!:32
(Sekil 9).

Sekil 9: 1sin demeti sertligi artefaktlar sari oklar ile
gosterilmektedir.

Hastanin hareket etmesi, diger bir artefakt nedenidir.
Hareket artefakti yapinin cevresindeki sinirlarin cift
sekilde gdrilmesine neden olur ve 20-30 sn kadar
olan uzun cekim siirelerinde bu artefaktlarin olusma
sansi artar. Cekim sirasinda hareket artefaktlarinin
olusma riskini azaltmak amaciyla KIBT cihazlarinda
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medikal BT'den farkli olarak basi sabitleyici 6zel par-
calar bulunmaktadir. Bunlara ilaveten, tarayicinin ye-
tersiz kalibrasyonu nedeniyle dairesel ¢izgilenmeler
seklinde gorilen artefaktlar da olusabilir. 1322

KIBT firmalari gérinti rekonstriksiyonu sirasinda olu-
san artefakilari azaltan algoritmalar gelistirmektedir.
Bu drinler, yararli fonksiyon gérseler de total rekons-
triksiyon zamanina eklenerek bu sirenin artmasina
neden olabilmektedirler. Bitin bu yéntemler, gunluk
rutin kullanimdaki tarayicilarla saglanmasi ¢cok zor
olan, etkin bilisim gici gerektirmektedir. Bilisim hi-
zinin artmasi ve grafik olusturma birimlerindeki ge-
lismeler, bu problemin asilmasini saglayacak gibi
gorinmektedir.3?

Yasal sorunlar

KIBT cihazlari, 6zellikle ortodontistler ve 6zel sektor-
de implant uygulamasi yapan dis hekimleri tarafindan
sahin alinmaktadir. Diger gelismis tibbi gérintileme
sistemlerinden farkli olarak KIBT cihazlari, genellikle
bu gérintileri yorumlama egitimi almis olmayan kisi-
ler tarafindan kullanilmaktadir. Gérintiyi inceleyen
klinisyenin ilgilendigi alan disinda kalmis bir bdlgede
olsa bile, yanls ya da eksik bir teshisten sorumlu ka-
bul edilecegi unutulmamalidir ve gérintilerin Agiz,
Dis ve Cene Radyolojisi uzmanlarinca raporlanmasi
dnerilmektedir. Yurt disindaki bazi klinisyenlerin yap-
h@ gibi, hastadan ya da vekilinden alinabilecek im-
zal bir izin belgesi ile, sadece ilgilenilen bdlgenin
radyolojik degerlendirmesinden sorumlu olma gibi bir
vygulamanin yasal gecerliligi yoktur.®
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