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OZET
Yiiksek Lisans Tezi

MRG ILE BEYIN TUMORLERI TANISINDA KULLANILAN SPIN YANKI
GORUNTULEME TEKNIKLERI ICIN UYGUN PARAMETRELERIN SECIMININ
ARASTIRILMASI

YALDA ZEKRIi

Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii
Medikal Fizik Anabilim Dal
Saghk Fizigi Yiiksek Lisans Programi

Danmisman: Prof. Dr. Ali YAMAN

Gilinlimiizde kullanilan en yaygin goriintiileme tekniklerinden biri olan Manyetik
Rezonans Goriintiilemede uygun parametrelerin segilmesi goriintii kontrast1 ve normal
dokuda olan degisimlerin fark edilmesi bakimindan son derece 6nem arzetmekdedir.
Beyindeki patolojik siireclerin cogunda ve 6zellikle tiimorler s6z konusu oldugunda bu
bolgede sivi igeriginin giderek arttigi bilinmektedir. Sivilar T2 agirlikli goriintiilerde
yiiksek sinyal siddetine sahip olduklari ig¢in T2 agirlikli MR goriintiilerinde diger MR
goriintlilerine gore daha parlaktir ve kolaylikla tanimlanabilir. T2 agirlikli goriintiiler
icin spin yanki ve hizli spin yanki serileri kullanilmaktadir. Spin yanki puls serisi ile 90
derecelik RF pulsunu takip eden 180 derecelik RF pulsu ile bir yanki sinyali olusturulur.
90 derece RF puls ile olusan yanki arasindaki siireye yanki zamani (TE) denir. 90
derecelik RF pulsu ile bir sonraki 90 derecelik RF pulsu arasindaki zamana, tekrarlama
zamani (TR) denilir. Hizli spin yanki serisi, tek bir yanki sinyali ile sinirli degildir.
Baslangictaki 90" RF pulstan sonra belli sayida 180 RF pulslar uygulanir. Spin yank1 ve
hizli spin yanki serisinde T2 agirlikli goriintiileri elde etmek i¢in uzun TE ve uzun TR
zamanlar segilir. Yapmis oldugumuz bu c¢alismada 20 tiimor siipheli hastanin farkli ii¢
spin yanki zamani ile T2 agirlikli aksiyal MR goriintiileri alinmistir. Ayn1 zamanda spin
yanki ve hizli spin yanki serisinde lezyonlarin diger dokulara gore daha belirgin hale

gelmesi icin T2 agirlikli etkisi incelenmistir. Siemens ve GE ile alinan goriintiilerde TE



zamani 50-140 ms arasinda degistirilmistir. Ug¢ farkli TE zamam kullanilarak T2
agirhiklit MR goriintiileri alinmigtir. MR gériintiilerinde normal protokolde kullanilan TE
orta degerde iken bundan daha kisa ve uzun TE zamanlar1 kullanilmistir. Sonug olarak
farkli olgular dikkate alindiginda, hazir protokole gére daha biiyilk TE zamanlan ile
elde edilen gorlntilerin, hazir protokoldeki goriintiilere gore daha iyi kontrast
olusturdugu gézlenmistir. Ozellikle tiimdr siipheli hastalarda hazir protokole ek olarak
uzun TE degeri ile alinan T2 agirlikli MR gériintiistiniin timor olusumunu teshis etmek

bakimindan yararli olacag1 goriilmiistiir.

2017, 120 sayfa

Anahtar Kelimeler: Manyetik Rezonans Goriintileme (MRG), Ters Fourier
Doéniistimii (IFT), Tekrarlama Zamani (TR), Yanki Zamani (TE), Puls Serileri, Spin
Yanki, T1, T2



ABSTRACT
Master Thesis

INVESTIGATION OF THE SELECTION OF APPROPRIATE PARAMETERS ON
SPIN ECHO IMAGING TECHNIQUES USED FOR DIAGNOSIS OF BRAIN
TUMORS WITH MRI

YALDA ZEKRIi

Ankara University Institute of Nuclear Sciences
Department of Medical Physics
Health Physics Master Program

Supervisor: Prof. Dr. Ali YAMAN

Nowdays one of the most common used imaging technics is magnetic resonance
imaging wich is very important for choosing the right parameter and understanding
changes in normal tissues .In the most of pathologic processes in the brain, especially in
the case of tumors fluid content in this region is increasing. The fluid in T2 weighted
imaging has high signal intensity, for this reason T2 weighted MR imagings are more
bright and definable easily according to other MR imagings. For T2 weighted images,
spin echo and fast spin echo sequences are used. An echo signal is generated with a
180-degree RF pulse followed by a 90-degree RF pulse with the spin echo pulse series.
The time between the generated echo and 90 degree RF pulse is called the echo time
(TE). The time between the 90 degree RF pulse and the next 90 degree RF pulse is
called the repetition time (TR). The fast spin echo series is not limited to a single echo
signal. After the initial 90 degree RF pulse, a certain number of 180 degrees RF pulses
are applied. In spin echo and fast spin echo series to get T2 weighted imaging, long TE
and long TR times are selected. In this work that we have done, 20 tumor suspicious
patient’s MR images taken in three diffrenet spin echo times with T2 waighted axial. At
the same time, T2 weighted effect was investigated in order to make the lesions more
prominent in the spin echo and fast spin echo series than other tissues. In images which
taken with Siemens and GE, the TE time was changed between 50-140 ms. T2 weighted
MR images were taken in three different TE times. In the MR images, while the TE was



used in the normal protocol, the shorter and longer TE times were taken. As a result,
when different cases are taken into consideration, it is observed that the images obtained
with larger TE times have better contrast than the images in the ready protocol.
Especially in tumor patients suspected when long TE value in T2 weighted MR imaging

is added to ready protocol, it is useful for diagnosing the tumor.

2017, 120 pages

Key Words: Magnetic Resonance Imaging (MRI), Inverse Fourier Transform ( IFT ),
Repetition Time (TR), Echo Time (TE), Pulse Sequences, Spin Echo, T1, T2
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1. GIRIS

Bu tez caligmasinin amaci manyetik rezonans goriintiilemede siklikla kullanilan spin
yank1 ve hizli spin yanki serilerileri ile tiimorlerde daha iyi kontrast veren T2 agirlikl
gorlntiilerde uygun parametrelerin se¢imi olarak belirlenmistir. Manyetik rezonans

goriintlileme ile ilgili temel bilgiler asagida agiklanmistir.

Spin kuantum sayist sifirdan farkli olan ¢ekirdekler bir manyetik alan igine
yerlestirildiginde manyetik alana ya paralel ya da anti paralel olacak bi¢imde yonelirler.
Sekil 1.1’de gosterildigi gibi paralel bi¢imde yonelenlerin sayisi nispeten fazla
oldugundan net bir manyetik moment olusur. Insan viicudunda bol miktarda bulunan
hidrojen atomunun ¢ekirdegini olusturan protonlar manyetik alan vektorii etrafinda
donerler. Bu doniise presesyon adi verilir. Protonlarin presesyonlarinin frekansi,
manyetik alanin giicii ile dogru orantilidir. Paralel ve antiparalel yonelen protonlarin
enerjileri arasindaki fark disaridan bir RF bobini ile sisteme verilirse manyetik rezonans
(MR) olay1 olusur. Ayn1 RF bobini, uyardiktan sonra sistemin tekrar eski duruma
donmesini sinyal olarak kaydetmek i¢in de kullanilir. Elde edilen sinyalin islenmesi ile
goriintlinlin olusturulmasi islemine Manyetik Rezonans Goriintilleme (MRG) denir

(Hans 1990, Friedmann et al 1989).

Sifir alan Alan varhginda

Sekil 1.1 Protonlarin manyetik alanda davranislari

=



2. KURAMSAL TEMELLER
2.1 MR Goriintiilemeye Giris
2.1.1 Boltzmannn istatistigi

D1s manyetik alan uygulamadan 6nce rastgele yonelen manyetik momentler herhangi
tutarli bir miknatislanma olusturmazlar. Doku bir manyetik alan igine sokulacak olursa
protonlar doniis yonlerini dis manyetik alan dogrultusunda ya da ona ters yonde
yonelecek sekilde degistirmeye zorlanirlar. Yani disaridan uygulanan bu manyetik alana

paralel veya antiparalel yonde dizilim gosterirler.

Boltzmannn dagilimina gore Sekil 2.1 a’da gosterildigi gibi, protonlar manyetik alan
icerisinde yerlestirildikten sonra dis manyetik alanla paralel olan yani diisiik enerji
seviyesindeki protonlarin sayisi, dis manyetik alanla ters yonde olan yani yiiksek enerji
seviyesindeki protonlarin sayisindan fazla olacaktir. RF manyetik alani ile enerji
verilerek, diisiik enerji seviyesindeki protonlar, yiiksek enerji seviyesine gecebilirler ve
boylece her iki seviyedeki protonlarin sayis1 dengelenebilir. Bu durumda o6l¢iilebilir bir
boyuna miknatislanma vektorii artik yoktur. Buna ek olarak RF pulsu, spinlerin ayni
fazda donmelerine neden olur. Ayni fazda olan her iki seviyedeki protonlarin vektorel
toplam1 Sekil 2.1 b’de gorildiigii gibi enine diizlemde uzanir. Bu enine miknatislanma

Larmor frekansinda déner (Horowitz 1989, Kean et al 1986).
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Sekil 2.1 (a) RF pulsu uygulamadan 6nce (b) diisiik ve yiiksek enerji seviyesindeki
protonlarin sayisini esitlemek i¢in RF pulsu uygulanmasi

Spini 1/2 olan ¢ekirdek icin enerji aralig1 Sekil 2.2°de gdsterilmistir.

Sz-
m,= -1
1
+3hw, i
—
B,
1
= ik‘mn T
m-+}

Sekil 2.2 Manyetik alan i¢indeki spinlerin seviyeleri arasindaki enerji farki

Bu iki seviye arasindaki enerji farki uygulanan dig mayetik alanin siddeti ile belirlenir:



1 1
AE = >hw, (—Ehwo) = hw, = hyB, (2.1)
Bu iki enerji seviyesindeki ¢ekirdeklerin sayis1 Boltzmann dagilimi ile belirlenir.

N _AE
e om0y (22)

Burada k=1.3805x 10723 J/Kelvin (Boltzmann sabiti), T ise insan viicut sicakligidir
(2300°K).

2.1.2 Manyetik dipol momenti

Klasik olarak q yiiklii bir parcacik, v hiziyla ve r yaricapl bir ¢ember iizerinde dairesel
hareket yapiyorsa agisal momentumu Sekil 2.3’te gosterildigi gibidir ve asagidaki

denklem ile verilir.

2nr?

] =mw =mvr =m (2.3)

J = mo=mvr

Sekil 2.3 r yaricapli bir dairesel yoriingede dolasan yiiklii bir parcacigin acisal
momentumu

Bu parcacigin manyetik dipol momenti ise

n=yJ (2.4)



dir. Manyetik dipol momenti akim dongiisiine dik olan bir vektoérdiir. Burada y

jiromanyetik oran1 olup farkli ¢ekirdekler i¢in degeri farklidir.

Manyetik moment A alanini ¢evreleyen bir akim halkasi i¢in

p=iA (2.5)
ile verilir. Ornegin dairesel hareket yapan bir elektron ise i akimu:

= e

1= E (26)
dir. Kesit alan1 A = mr? oldugundan manyetik moment:

e
n= TT[I‘Z (2.7)

olarak yazilabilir. p = yj oldugundan denklem 2.3 ile 2.7 karsilastirildiginda vy
Ye = €/2m, (2.8)
olarak elde edilir. Hidrojen atomunun ¢ekirdegi olan proton i¢in ise yp

Yp = €/2my, = 267,51 MHz/T (2.9)

Yp/2m = 42,58 MHz/T (2.10)

olarak elde edilir (Lufkin 1990, Partain et al 1983).
2.1.3 Manyetik dipol momentine etkiyen tork

Cekirdegin agisal momentumundan kaynaklanan bir manyetik moment olusur, buna
cekirdek manyetik dipol momenti denir. Bir dis manyetik alanda, manyetik dipol
momentine manyetik alandan dolay1 Sekil 2.4’te goriildiigii gibi bir tork etki eder
(Runge 1989).



_d (2.12)
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p = yJ oldugundan

dp (2.13)
— = X B
dt Y(u 0)
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Sekil 2.4 (A) Manyetik dipol momentine manyetik alandan dolay1 etkileyen tork
2.1.4 Larmor frekansi

Larmor frekanst Sekil 2.5°te gosterildigi gibi manyetik alan etkisi altinda
miknatislanmanin donme frekansidir. Cekirdegin spin enerjisinin diizeyinde bir
degisiklige neden olacak bir RF sinyalin frekansi Larmor denklemi ile verilir. Bu

frekans atomun jiromanyetik oran1 ve manyetik alan siddeti ile belirlenir.
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Sekil 2.5 D1s manyetik alanda bir Spinin Manyetik momenti

Denk. 1.11 ve 1.12;

_d _
T a

px Bised] = tdt =p x Bdt

dir. Jiromanyetik oranini (u = yJ) kullanarak

dp =y(p x B)dt

elde edilir. Denk. 2.15 matematiksel olarak

dp = yuBsin 0dt

bi¢ciminde yazilir. Ayrica ¢ = yBt oldugundan Denk. 2.16

du = psin(0) do = yuBsin(0)dt

olarak yazilir. Boylece

(2.14)

(2.15)

(2.16)

(2.17)



dp (2.18)
ac - YP

olur. Buradan spinin Larmor frekansi ede edilir.

Toplam manyetik momentin (miknatislanma) Sekil 2.6’da gosterildigi gibi Larmor

frekansi (wp) ile dis manyetik alan etrafinda doner (Sigal 1988).

‘Bo

M.,J (D,

e M

¥ rl‘

Sekil 2.6 Larmor frekansi ile dis manyetik alan etrafinda dénen miknatislanma vektorii
2.1.5 Bloch denklemleri

Bir numunenin toplam manyetik momenti;

M = z " (2.20)

olarak verilir. Manyetik alan ile toplam manyetik momentin etkilesimi sistem tizerinde
bir tork olusturur ve bu tork sistemin agisal momentumunundaki degisim olarak ifade

edilir.

dJ (2.21)



M = y]J oldugundan toplam manyetik momentin zamanla degisimi,

M _ 4 (2.22)

biciminde bir vektdrel ¢arpimdir ve bu ¢arpiminin agilimi

i Kk (2.23)
M x B = [My My M,
B, B, B,

= (M,B, — M,B,)i + (M,B, — M,B,)j + (M,B, — M,B,)k

dir. Boylece Denk. 2.22 bilesenleri cinsinden

dM (2.24)
T = Y(MyB; — M;B))

dM (2.25)

d_ty = Y(Msz 3 MxBZ)

dM, (2.26)

dt = Y(MxBy - MyBx)

bi¢iminde ifade edilir. Sekil 2.7°de gosterildigi gibi z-ekseni boyunca bir durgun
manyetik alan uygulandiginda By = 0, By = 0 ve B, = Bg olur ve miknatislanma B,

etrafinda doner. Bu durumda yukaridaki denklemler;

dM, 2.27
dt(t) — yM, (OB, (2.27)

deyt(t) o ML(OB, (2.28)

M, _ (2.29)
dt



olacak sekilde sadelesir.

X Yy

Sekil 2.7 Miknatislanma durgun manyetik alan etrafinda doner

Yukaridaki denklemlere durulma etkisi eklendiginde Bloch denklemleri elde edilir.

Burada boyuna miknatislanma (Mz ) ve enine miknatislanma (Mx, My) farkli zaman

oranlari ile (T1 ve T2) meydana gelir.

T2 durulmasi ile enine miknatislanma azalarak sifira gider ve T1 durulmasi ile boyuna

miknatislanma (Mz), denge degerine (Mp) geri doner. Bu durumda spin ¢evredeki

molekiilere 1s1 olarak enerji verir. T1 her zaman T2 den biiyiiktiir (T1>>T2) ve buda

enine miknatislanmanin daha hizli kaybolmas1 anlamina gelir.

Durulma etkisiyle Denk. 2.24 ve 2.25 ve 2.26 asagidaki bi¢cimde verilir ve bu

denklemler Bloch denklemleri olarak bilinir (Stark et al 1988).

dM, x

7 = YMyBZ — YMZBy —

M, M,

F YMsz - YMsz - T_Z

dM, M, — M,
dt = YMyBy, — YMyB, — T—l

(2.30)

(2.31)

(2.32)

Durgun manyetik alan z-ekseni boyunca uygulandiginda (B, = By, Bx = By = 0) Bloch

denklemleri asagidaki sekilde yazilir,
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dM, M, (2.33)

dt Y T
dm, y (2.34)
dM, (M, —My) (2.35)
dt T,

Bu denklemleri ¢ozerek Myve M, elde edilir ve egrileri Sekil 2.8 ve Sekil 2.9°da

gosterilmistir.

My () = Mge™ /T2 (2.36)

Sekil 2.8 Enine miknatislanmanin bozulma egrisi

M, (t) = My(1 — e"T_tl) (2.37)
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ZAMAN

Sekil 2.9 Boyuna miknatislanmanin geri kazanma egrisi
2.1.6 T2 ve T1 durulma siirecleri

Durulma olay1 boyuna ve enine durulma olmak {iizere iki sekilde verilir. Boyuna
miknatislanma (M;) net miknatislanmanin durgun manyetik alan (By) yoniindeki vektor
bilesenidir. RF uyarmasindan sonra bu bilesen kendi denge degerine geri doner. Bir
uyarma sonrasinda, miknatislanmanin denge degerine donmesine boyuna durulma denir.

Bu durulmaya 6zgii siireye T1 durulma zamani denir.

T1 durulma zamani1 boyunca, net miknatislanmanin z bileseni (M;), By’ a paralel olan
baslangictaki maksimum degerine (Mp) geri doner. T1, Sekil 2.10°da gosterildigi gibi
M;’nin denge degerinin %63 iine geri donmesi i¢in gereken zamani tanimlar (Young

1984).

=

63%

T| (b) Time

Sekil 2.10 T1 zamaninda, boyuna miknatislanma (Mz) son degerinin (Mg), %63’line
geri donmiistiir
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Bu siire boyunca Sekil 2.11°de gosterildigi gibi spin-o6rgii (spin-lattice relaxation)
durulmasi meydana gelir ve M yeniden Bo’a dogru geri doner. M’nin z bileseninin istel
olarak yeniden biiylimesi, 0rgii olarak bilinen molekiilleri ¢evreleyen doku yapisina
baglidir. Burada protonlar uyarildiktan sonra, orgli olarak bilinen ¢evre dokular ile

etkileserek 1s1 olarak enerji kaybederler ve eski durumlarina donerler (Young 1984).

Sekil 2.11 Spinler denge degerine geri donerken ¢evrelerindeki dokuya enerji aktarirlar

90" RF pulsundan hemen sonra Sekil 2.12°de gosterildigi gibi miknatislanma (F/f), X-y

diizlemine cevrilir ve artik biitiin protonlar z ekseni etrafinda ayn1 fazda donerler.

Mz

RF agikken

Sekil 2.12 RF puls sonrasinda, boyuna miknatislanma vektorii x-y diizlemine ¢evrilmis
oluyor

Miknatislanma 90'X-y diizlemine déndiiriildiikten sonra, RF pulsu kapatilir. Sekil

2.13’te gosterildigi gibi RF pulsu kapatildiktan sonra iki etken ortaya ¢ikar:

e Spinlerin birbirleri ile faz dis1 olmalari nedeniyle miknatislanma vektoriiniin xy
bileseni (Mxy) hizla azalir.

e  Miknatislanma vektoriiniin z bileseni (Mz) yavasca z ekseni boyunca geri kazanilir.

13
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Sekil 2.13 RF kesildiginde boyuna bileseni geri kazanilirken, enine miknatislanma
vektorii bozulmaya baglar

90" RF pulsundan hemen sonra, tim miknatislanma x-y diizlemi igindedir. RF pulsu
kapatildiktan sonra Sekil 2.14’te gosterildigi gibi Mz bileseni T1 ile karakterize olan bir
oranda Denk. 2.38°de verildigi gibi biiyiimeye baslar (Young 1984, Stark et al 1988).

M, () = Mo(1 — 7 (2.38)

A
Mz(t)

Zdaman

Sekil 2.14 T1 zaman sabiti ile boyuna miknatislanmanin geri kazanimi

Enine miknatislanma (Myy): Enine miknatislanma net miknatislanma vektoriiniin dis
manyetik alana dik olan, xy bilesenleridir. Z yoniinde uygulanan durgun manyetik alan
ile net miknatislanma (M) olusur. Enine diizlem boyunca Larmor frekansinda uygulanan
bir 90" RF pulsu ile M, x-y diizlemine déndiiriiliir. 90" RF pulsu kapatildiktan sonra
Sekil 2.15’te gosterildigi gibi yerel manyetik alanlardaki degisimlerden dolay1

miknatislanmay1 olusturan spinler faz dis1 olmaya baslarlar ve enine miknatislanma T2

14



zaman sabiti ile listel azalarak sifira gider. Bu olaya serbest indiiksiyon bozunumu (Free
induction decay, FID) denir. Serbest indiikksiyon bozunumu igin baskin etken, homojen
olmayan manyetik alan ve ikinci etken ise bu spinlerin dokular i¢inde hareket ederek
aralarindaki etkilesmedir. Bu etkilesim spin-spin durulmasi olarak adlandirilir ve T2 ile
karakterize edilir. Baska bir deyisle boyuna miknatislanma vektorii geri kazanilirken
enine miknatislanma vektori T2 ile karakterize edilen bir oranda azalir (Kak et al

1988).

Zaman

Sekil 2.15 Miknatislanmanin xy bileseni (Mxy) ve T2 kaybin1 gosteren diyagram

T2 zaman sabiti ile enine miknatislanma iistel olarak sifira gider ve Sekil 2.16’da

gosterildigi gibi baslangi¢ degerin %37 ye kadar azalmis olur (Abraham et al 1988).

My

T.
® 2 zaman

Sekil 2.16 T2 siiresi, enine miknatislanma baslangi¢c degerinin %37’ye kadar diismesi
i¢in gecen siiredir

Z ekseni boyunca Sekil 2.17°de gosterildigi gibi miknatislanmanin geri kazanilmasi ve
X-y diizlemi iginde miknatislanmanin azalmasi iki farkli oranlarda meydana gelen iki

bagimsiz siireglerdir (Hnilicova et al 2014).
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Moy = M My azalir

Sekil 2.17 Boyuna miknatislanma geri kazanimi ve enine miknatislanma bozunmasi

——— —
-

M: biiyiir M; maksimum

M,y azalir M,y =0

ayn1 anda ortaya ¢ikar ama birbirinden bagimsizdirlar

Eger net miknatislanma 180 derece RF pulsu uyguladiktan sonra z ekseni boyunca ters

cevrilirse, Mz (t) Bloch denklemlerinin ¢6ziimiinden

_t/
MZ = Mo(l - 28 Tl)

olur. Bu denklemin grafigi Sekil 2.18’de gosterilmistir.

Sekil 2.18 180" RF pulsu uygulandiktan sonra Mz’nin My’a geri doniisii

Enine miknatislanmanin bozunumu, miknatislanmanin denge degerine donmesi ile

karsilastirildiginda nispeten hizli bir sekilde olur. Yani T2 her zaman T1’den ya kii¢lik

ve ya esittir (T2<T1) (Hnilicova et al 2014).
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2.1.7 T2* durulmasi
Enine miknatislanmanin bozunmasinda 2 faktor etkilidir:

1) Spinler arasindaki etkilesimler (T5)

2) Bp degisimi (T2'= manyetik alandaki homojensizligin 6l¢iisii)

Manyetik alandaki homojensizlikten dolay1 enine miknatislanma T2 yerine T2* zaman
sabiti ile bozunur. Bu durumda enine miknatislanma manyetik alan homojensizliginden
dolayr daha cabuk bozunur. Sekil 2.19°da gosterildigi gibi 180  RF pulslari ile spin

yanki olusturarak homojensizlik etkisi kaldirilir.
T2 ile T2 arasindaki iliski asagidaki denklemde verilmistir:

1/T; = 1/T, + 1/T} (2.40)

Sekil 2.19 T2 ve T2*’1n degisimi, T2* her zaman T2’ den kii¢iiktiir

2.1.8 Serbest indiiksiyon bozunumu (FID)

Sinyal, Sekil 2.20°de gosterildigi gibi net miknatislanma vektoriiniin (M), z ekseni
etrafinda (Bp yoOniinde) donmesi ile ortaya ¢ikar. M’nin enine bilesenleri
elektromanyetizmanin Faraday-Lenz kanununa dayanarak alici bobinde bir akim

olusturur. Olusan sinyal Larmor frekansinda (wg) harmonik salinim yapan bir dalgadir.
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Sekil 2.20 RF alan1 kapaliyken, larmor frekansinda M’nin her bir dénmesi ile bobinde
alternatif akim tiretilir

Ancak NMR sinyali sonsuza kadar devam etmez. RF pulsu kapatildiktan sonra M’nin
enine bilesenleri manyetik alan homojensizliginden ve T, bozunum kavrami dahil T,
mekanizmasindan dolay1 faz farkina ugrar. Elde edilen sinyal serbest indiiksiyon
bozunumu olup (yani alinan sinyal, ilk bastaki sinyale gore azalir) ve Sekil 2.21°de

goriildiigli gibi siniizoidal sekilde zayiflar.

Sekil 2.21 (a) Miknatislanmanin enine bilesenleri Larmor frekansinda salinim hareketi
yapar ve sinyal T2* olarak tanimlanan islem ile azalir (b) Gozlenen MR sinyali sabit
genlikte bir dalga degildir, zamanla iistel olarak azalir

Bu bozunan salinim sinyali matematiksel olarak asagidaki denklem ile verilir:
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_t
Mxy(t) = Mye /T2 coswyt (241)

Burada cos wot, mp frekansaiyla titresen dalga ifadesidir ve sinyal bozunmasi nedeniyle
bir tiistel fonksiyon carpani eklenir. Bu iistel fonksiyonun zaman sabiti T2" ile

verilmektedir.
2.2 Manyetik Rezonans Gériintiileme Sistemi ve Bilesenleri
2.2.1 Magnet

Aslinda MRG cihaz1 Sekil 2.22°de gosterildigi gibi ana magnetin tipine ve formatina
gore kapalit MRG (kapal1 tiinel tipi MRG) veya a¢cik MRG olarak tasarlanir.

Sekil 2.22 (a) A¢ik MR (b) kapali MR

Magnet MR sisteminin en 6nemli parcasidir ve ¢ok giiclii bir manyetik alan {ireten
biiyiik bir miknatis gibidir. Magnetlerin birden fazla farkl: tipi vardir (Kanal et al 2007,
Shellock et al 2011).

Siiperiletken (Superconducting) Magnet

MRG sistemlerin ¢ogunda siiper-iletken magnetler (superconducting magnets)
kullanilir. Bunlarin en 6nemli avantaji; bir stiper-iletken magnet direngli magnete gore
cok daha giiclii ve stabil bir manyetik alan iiretir. Bu magnet siiper iletken durumda

calisan bir elektromiknatistir ve siliper iletken tel elektrik akiminin akigina direnci
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olmayan bir elektrik iletkenidir (kablo) ve bundan dolay1 asir1 1sinma olmadan ¢ok

biiyiik akim tastyabilir.

Siiperiletkenlik i¢in iki gereksinim vardir. Ozel alasimdan iiretilmis iletken tel olmal1 ve
bunun cok diisiik bir sicakliga kadar sogutulmasi gerekir. Tipik magnet bakir igine
gomiilmiis olan ¢ok kiigiik niyobyum-titanyum (NBTI) telleri igerir. Normal ¢alisma
sirasinda elektrik akimi herhangi bir enerji harcamadan veya 1s1 iretmeden siiper iletken
icinden akar. Eger iletken sicakligr siiper iletken sicakligin iizerinde yiikselecek olursa,
akim 1s1 iiretmeye baslar ve hizla azalir ve bu manyetik alanin ¢okiisii ile sonuglanir ve
bu istenmeyen olay quench (sondiirmek) olarak tanimlanir. Siiper iletken miknatislar
stvi helyum ile sogutulur. Bu miknatis teknolojisinin bir dezavantaji, sogutma sivisi

periyodik olarak yeniden doldurulmasi gerekir. Sekil 2.23te bir siiperiletken magnet

gosterilmistir.
—_— —>
it , siiperiletken
tLsiied IR :
-L <2 1
- m—— -— :
S sogutucu ’/

Sekil 2.23 Siiper iletken magnette bir 1sitict devre, R direncinde sonlu direnci
gelistirmek icin agiktir. Bir kez akim akmaya baslar, 1sitict kapatilir ve R direnci sifira
diiser ve akimin stiperiletken dongii i¢inde sonsuza kadar devam etmesine izin verir

Siiper iletken miknatislarin bir 6zelligi bunlarin, i¢ oyugunda gii¢lii alan1 olan silindirik
sargilar formunda olmasidir. Bir olas1 sorun, nispeten kiiciikk ¢apli ve uzun oyuk bazi
hastalarda klostrofobi (kapali yer korkusu) olusturur. Giiniimiizde yeni siiperiletken
magnet tasarimlari ile bu endiseyi azaltmak i¢in agitk MR sistemleri gelistirilmektedir

(Obasih et al 1996).
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Direncli (Resistive) Magnet

Bir diger magnet tipidir ve bakir gibi geleneksel bir elektrik iletkenden yapilir. Bir akim
manyetik alan olusturmak icin bir direncli iletkenden gegirildiginde, ayn1 zamanda 1s1
iretilir. Bu tiir magnetler nisbeten diisiik alan siddetleri ile sinirhidir. Direngli magnetler
genellikle iki manyetik kutup arasinda c¢alisan dikey manyetik alanlar liretmek igin
tasarlanmistir. Bu magnetler ile Sekil 2.24’te gosterildigi gibi actk MRG sistemi
olusturulabilir (Hayden et al 2016).

DIRENCLI MAGNET

Sl D e -
< _’,.;-._./ : &)
X i

=

Sekil 2.24 Tipik direngli magnetler tarafindan tiretilen manyetik alan
2.2.2 Gradyent bobinleri

Gradyentler Sekil 2.25te gosterildigi gibi sadece MR tarayici deligi iginde yatan bir
silindirik kabuk {izerinde tel veya ince iletken tabakalardan olugsan akim sargilaridr.
Akim bu bobinlerin i¢inden gegirildiginde dis manyetik alana ek bir manyetik alan
olusur bu gradyent alanin giicli, gradyent bobinlere gonderilen akimla dogrudan
iligkilidir. Bu gradyent alani, protonlarin rezonans frekansim1 konuma bagli olarak

(Durgun z alanini dogrusal olarak arttirir) degistirir (Hayden et al 2016).
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Sekil 2.25 Bazi gradyent bobinleri a) ayrik tellerden olusan ve b) parmak izi
bi¢imindeki gradyent bobini

MR goriintiilimede 3 ¢esit gradyent bobini kullanilir. Bunlar x, y ve z gradyentleridir.
Sekil 2.26°da gosterildigi gibi x gradyenti uygulandiginda, alan konumun bir fonksyonu
olarak;

B(x,y,z) = (By + G, x)E (2.42)
biciminde degisir.
Burada Gx = % olarak verilir.

Bu halde frekans bagimliligi su sekilde olur,

o(X,y,z)= yBo + y Gx X (2.43)

1]
SRR

Sekil 2.26 Degismeyen manyetik alan + gradyent alan = toplam alan

Uygulanan gradyent siddeti Gauss/cm veya m Tesla/m olarak verilir. Son teknolojiye
gore gradyent bobinlerinin siddeti 40 m T/m’ye kadar ulasabilir. 1,5 T magnette bu tiir
gradyent agikken toplam alan x = 10cm de 1.504 T olur.

Manyetik alan gradyenti ii¢ yonde olabilir: G = (6B,/0x, 0B,/dy , 0B,/0z)
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Uyarilacak frekans araligi ve bunlarin faz iliskisi asagidaki gibi verilir:

Aw = yG(t).r (2.44)

Ap()=], Aw(D)dt =y [ G (t) .rdt (2.45)

Bir eksen boyunca bir gradyent olusturmak igin, bir ¢ift bobin gereklidir. Sekil 2.27°de
gosterildigi gibiher ¢iftte akimlar ters yonde akar.

Sekil 2.27 Gradyent bobinler, durgun alana bir ucunda eklenir ve diger ucunda da azalir

Aslinda ¢ ¢ift gradyent bobini, ii¢ ortogonal manyetik alani olusturmak igin, silindirik
MR cihazinin etrafina yerlestirilir. Bu nedenle, silindirin hacmi i¢inde herhangi bir

noktada manyetik alan ayarlamak miimkiindiir.
Z Gradyenti

Tim MR tarayicida, z gradyenti Sekil 2.28’de gosterildigi gibi zit yonlerde akim tasiyan
iki bobin kullanarak {iretilir ve bu Maxwell bobin yapilandirmasi olarak bilinir.
Maxwell bobinler miknatisin merkezinde sifir olup bu alan disa dogru +z yoniinde
cizgisel olarak artar ve -z yoniinde azalir. Bu sabit (Bo) alanina eklendiginde, sonug z

ekseni boyunca, kademeli olarak artan bir gradyent olur (Oppelt 2006).
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Sekil 2.28 Z yoniindeki gradyent Maxwell bobin kavramina dayanir ve zit yonlerde
akim tasiyan iki halkadan olusur. Gradyent alan ortada sifirdir fakat z ekseni yoniinde

artar

X ve Y Gradyenti

Diger iki eksende ¢izgisel gradyent olusturmak i¢in miknatisin deligi boyunca uzanan
kablolar gerektirir ve bunun en iyi 6rnegi Sekil 2.29°da gosterilen Golay bobini gibi bir
eyer bobin (saddle-coil) kullanarak yapilabilir (Oppelt 2006).

Golay Bobin

Sekil 2.29 Golay bobini, x veya y ekseni boyunca Bz’de ¢izgisel alan gradyenti {iretir

Bu miknatis boyunca uzanan dort eyerden (saddle) olusur ve eksen yoniine bagl olarak
X veya Yy-ekseni boyunca Bz de dogrusal bir degisim iiretir. Bu yapilandirma, merkezi

diizlemde ¢ok dogrusal alan iiretir, ama bu dogrusallik merkezi diizlemden uzaklastik¢a

hizla kaybolur.
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2.2.3 Radyo frekans sistemi

MRG isleminde hastanin viicudundan goriintiiyli olusturmak i¢in RF sinyalleri
kullanilir. Hastanin viicuduna uygulanan RF pulsu doku tarafindan sogurulur ve 1siya
dontstiiriliir. Bir goriintliyli olusturmak i¢in kullanilan enerjinin kii¢iik bir miktari,

viicut tarafindan sinyal olarak yayilir (Oppelt 2006, Roemer et al 1990).
RF bobinleri:

RF bobinleri magnet i¢inde bulunur ve hastanin viicuduna nispeten yakindirlar. Bu
bobinler sinyal iletmek ve doku sinyallerini almak i¢in bir anten olarak islev goriir.

Sekil 2.30’da gosterildigi gibi farkli anatomik bolgeler i¢in farkli bobin tasarimlari

vardir.
RF Bobinleri
: viicut :
kafa tek
s yiizey n
’ ,"1} = -’—jﬁ \Q o j ‘
puls

W X/

Sekil 2.30 RF bobinleri viicut, kafa ve yiizey olmak iizere {i¢ tlirdiir

Yiizey bobinleri kiiclik bir anatomik bolgeden sinyalleri alarak, viicut ve kafa
bobinlerine gore daha iyi bir goriintli kalitesi iiretilmesi i¢in kullanilir. Yiizey bobinleri
tek bobin veya bir dizi bobinden olusabilir, her biri kendi alic1 devresi ile ayn1 fazda
calistirilir. Bu yapilandirmada, kiiglik bobinlerden yiiksek goriintii kalitesi elde edilir
(Oppelt 2006, Roemer et al 1990).
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Verici (Transmitter)

RF vericisi, bobinlere uygulanan ve daha sonra hastanin viicuduna gonderilen RF
enerjisini {retir. Enerji kesikli RF pulslarinin bir dizisi olarak olusturulur ve bir

goriintiiniin dzellikleri bu RF pulslarin belirli dizisi ile belirlenir (Hancock 2010).
Alici (Receiver)

RF sinyalleri hastanin viicuduna verildikten kisa bir siire sonra, rezonans dokusu bir RF
sinyalini lireterek yanit verir. Bu sinyaller bobinler tarafindan toplanir ve alic1 (receiver)
tarafindan islenir, sinyaller dijital forma doniistiiriilir ve gecici olarak bilgisayara

aktarilir.
RF kutuplanmasi (RF Polarization)

RF sistemi dogrusal veya dairesel kutuplu modunda caligabilir. Dairesel kutuplu
modunda, kareleme bobinleri (quadrature coils) kullanilir ve bu kareleme bobinleri
Sekil 2.31°de gosterildigi gibi 2 bobinden (90 aralik ile) olusur (Vosegaard 2005,
Hancock 2010).

f?
YL Pu“u“v“v%%‘

| = sin{ot) Q = cos(ot)

Sekil 2.31 Iki dik bobin (quadratiire bobinleri) 90 derecelik faz kaymasi ile ayn1 sinyali
algilar
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RF perdeleme (RF Shielding)

RF enerjisinin floresan 1giklari, elektrik motorlari, tibbi malzeme ve radyo iletisim
aygitlar1 gibi birgok kaynagi vardir. Hastanin viicudunun bulundugu alan ya da oda bu
girisime kars1 korumali olmalidir. Bu alanin onu ¢evreleyen elektriksel olarak iletken
kasas1 (muhafaza) dis RF sinyallerine karst korunmasi gerekir. Metal levha ve bakir

elek teli (copper screen wire) bu amag i¢in oldukga etkilidir.

RF perdeleme prensibi, RF sinyallerinin elektriksel olarak iletken gevreye girmemesidir.
Koruyucu kalmligi bir faktdr degildir hatta ince folyo iyi bir koruyucu olabilir. Onemli
olan oda tamamen koruyucu malzeme ile hi¢ bir delik olmadan kusatilmig olmalidir.
Goriintiilenen oda i¢inde kapilar koruyucunun bir parcasidir ve goriintii alma sirasinda

kapatilmalari gerekir (Sartor 1992, Vosegaard 2005, Hancock 2010).
2.3 MR Goriintiisii Olusturma

Bir hastadan alinan sinyaller hastanin tiim viicudu hakkinda goriintiili bilgi
icermektedir. Bu goriintiilerde herhangi bir konumsal bilgi yoktur. Bu nedenle sinyalin
her bir bileseninin belirli noktasini tespit etmek miimkiin degildir. Bu islem gradyentin
gorevidir. Gradyent her hangi bir eksen (x, y veya z) boyunca manyetik alandaki
degisiklik anlamma gelir. Bir gradyent x,y ve z yoniinde uzaysal bilgileri elde etmek
icin gereklidir. Fonksiyonlarina bagl olarak, bu gradyentlere dilim se¢me gradyenti, faz
kodlama gradyenti ve frekans kodlama gradyenti denir. Bir MR goriintiisii olusturmak
icin gerekli olan dilim se¢me, faz kodlama ve frekans kodlama islemleri sirasiyla

uygulanir.
2.3.1 Dilim se¢cme

Viicuttan iki boyutlu goriintiiler elde etmek icin spinler sadece iki boyutlu diizlemde
uyartlmalidir. Sekil 2.32°de gosterildigi gibi dilim secimi ile sinyal sadece bu uyarilan

dilimden kaynaklanmaktadir.
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Sekil 2.32 Sinyal sadece uyarilan dilimden elde edilir

Goriintii, diizlemde iki yonii kodlayarak olusturulur. Gradyent ile ayni anda spinlere RF
pulsu uygulayarak dilim se¢imi yapilir. Z yoniinde uygulanan Gz gradyenti ile Az

diliminin se¢imi Sekil 2.33’te gosterilmistir.

B

Bo

Sekil 2.33 Z yoniinde uygulanan Gz gradyenti ile Az diliminin se¢imi

Z gradyent boyunca spinlerin rezonans frekanslari
o(z) =y By + 7 G; z=0¢te’ (2.46)

olarak verilir. Merkezde (z=0) frekans @ = y Bo = wp olur. Eger uyarilan RF pulsu

frekanst ® (z) = wp + wolursa, 0 zaman z konumundaki uyarilan spinler (ve boylece

dilim diizlemi)

7=0 yG; (2.47)
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olur. RF pulsu, Sekil 2.34’te gosterildigi gibi Fourier doniisiimii 6zellikleri nedeniyle
genellikle bir sinc puls seklindedir.

0  Fourier Déniisiimii
—

— At

1 L b

Awy=1/At

Sekil 2.34 Bir RF pulsu ve onun Fourier doniisiimii. RF pulsu Ao genisliginde bir
frekans bandini, mg etrafinda uyarir

Uyarilan pulsu, belirli bir frekans araligim1 (Aw) igeriyorsa dilim yukaridaki z

konumunda ortalanacaktir ancak

- (2.48)

diliminde bulunan spinleri de uyaracaktir. Burada

Aw

p— (2.49)
G,

olur. Merkez frekansin degerini degistirerek dilim istenilen konumda secilebilir (Rosen

& wald 2006). Gradyent noktadan noktaya degisen manyetik alan oldugu icin her

pozisyon kendi rezonans frekansina sahiptir. Sekil 2.35’te gosterildigi gibi manyetik

alan siddeti ayaklarda biraz daha zayif iken kafaya dogru manyetik alan siddeti artar. Bu
etki, gradyent bobini kullanilarak elde edilir.
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Sekil 2.35 Manyetik alan siddeti merkezde 1.5 T, ayaklarda 1.4 T ve kafada 1.6 T.
Hastanin ayaklarindaki manyetik alan siddeti kafasina gore daha diistiktiir

Eger tek bir frekansta olan RF pulsu hastaya verilirse, o frekansa karsilik gelen
manyetik alan seviyesinde hastadan bir satira tekabiil eden sinyal alinir. Bu problemi
¢ozmek i¢in frekans araligi olan RF pulsu (bant genisligi (Aw) kullanilir. Sekil 2.36°da
manyetik alan siddeti ve ona karsilik gelen Larmor frekans araligi gosterilmistir.
Ornegin 1.55 T ile 1.57 T arasinda uzanan bir dilim (66 ve 67 MHz frekans araligina
karsilik gelir) uyarilir.

64 MHz=1.5T 66 Tﬂcﬁ/m

‘ ol T 0} (MHZ)
(.l)o=64
1.55T\ 1.57T
| e e - B (M
14 Bo=15 11 16
t
Dilim

Sekil 2.36 Belirlenen dilim kalinligi ve konumunda alan siddeti ve Larmor frekansi
arasindaki iliski

Eger RF pulsu belli bir manyetik alan siddeti bolgesine karsilik gelen bir frekans
araligina sahip olursa sadece o araliktaki frekansa sahip protonlar1 uyarir. Uygulanan RF
pulsun frekans aralig1 sadece tek bir dilimin Larmor frekansi ile uyumlu olacaktir. Bu

frekans aralig1 dilim kalinligin1 belirler ve bant genisgligi olarak alinir.
Bant genisligi = frekans araligi (dilim kalinligini belirler )
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RF pulsun Fourier doniisiimiine bakarak bant genisligi (frekans araligi) ol¢iilebilir. RF
pulsu genellikle bir sinc dalgasidir ve Sekil 2.37°de gosterildigi gibi bu RF pulsun
Fourier doniisiimii bir kare seklindedir (Sarty 2014).

EiT:
zaman O max
Genis bir dalga Dar bant genisligi
b Oraax dﬁiﬁk
E 1.

0 max

Dar bir dalga Dar bant genigligi

Omax  ylksek
Sekil 2.37 Genis ve dar dalgalar1 ve bu dalgalarin Fourier doniisiimleri ile
karsilastirilmalar1 (b) Verilen zaman araliginda dar dalganin Fourier doniisiimii daha
genistir
Verilen zaman araliginda Sekil 2.37b’de gosterildigi gibi dar bir sinyalde daha fazla
titresimler olacaktir. Bu nedenle dar bir sinyal daha genis bir frakans bant genisligine
karsilik gelir. Oyleki maksimum frekansi daha biiyiik olur ¢iinkii Fourier déniisiimii

sifirdan maksimuma sonsuz sayida frekanslar1 gosterir ve bant genisligi biiylik

maksimum frekansi1 gostermek icin daha genis olur (Sarty 2014).
Dilim se¢imi i¢in frekans kodlama

Frekans kodlama 2 boyutlu goriintiilerde tiim dilimlerin pozisyonunu tanimlamak i¢in
kullanilabilir. Burada Sekil 2.38’de gosterildigi gibi gradyent dilim se¢me yoniinde
uygulanir. Tiim dilimlerin merkezi rezonans frekansi artik konumunun bir fonksiyonu
olarak dogrusal degisecektir. Tek bir dilim, bu dilimdeki frekanslarina uygun bir RF
puls (Sinc) uygulayarak uyarilabilir.
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Gradient

Sekil 2.38 Z-yoniinde uygulanan manyetik alan gradyenti dilimden dilime rezonans
frekanslarinin birkag bin Hz farklilasmasina da neden olmaktadir

Dilim kalinligin1 degistirmek i¢in iki yol vardir:

Dilim kalinhigin1 azaltmak igin birinci yolu dar bant genisligi kullanmaktir. Sekil
2.39a’da gosterildigi gibi dar bir frekans bant genisligi, dar bir manyetik alan bant

genisligindeki protonlar1 uyarir.

Dilim kalinligin1 azaltmak i¢in Sekil 2.39b’de gosterildigi gibi ikinci yol manyetik alan
siddetini (frekans kodlama gradyent egimini) arttirarak ve dolayisiyla frekans band
genigligini sabit tutarak elde edilir (Sarty 2014).

©(MHz)
BBMHZ-18T - ——— = = e e e e e Gz
e
darbant; o8 Io———=— !
eniligi : |
g 66 el i
i :
851~ e 1
Pl 1
64 MHz~1.5T 64 — ! B(T)
1.5 1.55 I 1.57 1.6
a Narrower slice
68 = ———————— Ci  ACUTELR A IGZ
ayni Z :
frekans 67{ """"" =) :
bant 7 E 1
] ' |
genisligi A
A :
o ' ! :
' : 1
64 - g
‘18 I t
b / dar genis
dilim dilim

Sekil 2.39 Dilim kalinligin1 azaltmak igin, ya (a) dar bir bant genisligi veya (b) dik egim
kullanilir

32



Sonug olarak Sekil 2.40°ta gosterildigi gibi dilim kalinligr manyetik alan siddeti veya
RF dalgasiin frekans bant genisligi degistirilerek degisir.

I 26:
G
% =
; fo-af fo fo-af 2
2 g2
s § 1 1 :
| sGe -
g E o | Jaf
e H
£ L
@ i BoGr
z &
3
& 25 .
Larmour Frekans: ’ rydninde mesafe I

Sekil 2.40 Manyetik alan siddeti veya RF dalgasmin frekans bant genisliginin
degismesi, dilim kalinliginin degistigini gosterir

2.3.2 Faz kodlama
Omegin 9 vokselden (3x3 matriks) olusan bir MR gériintiisiinde tiim vokseller ayni

donme frekansina sahiptirler ve Sekil 2.41°de gosterildigi gibi uygulanan RF pulsu ve

dilim se¢me gradyentinden sonra hepsi ayni fazdadirlar.

@O |lod | ®¢

® = doénme frekansi

¢ = faz

o |od | © 0

®o |®o |®9

Sekil 2.41 Faz ve frekans kodlama gradyent uygulamadan once tiim vokseller ayn1 faz
ve frekansa sahiptirler

Y ekseni boyunca faz kodlama gradyenti uygulanir. Gradyent, uygulandiginda gecici
olarak protonlarin rezonans frekanslarimi degistirir. Gradyent kapatildiginda, Sekil
2.42°de gosterildigi gibi protonlar orijinal donme frekansina geri donerler ancak bu

protonlar referans durumlarina gore faz disi1 olurlar (Deshmane 2012).
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W4 O ¢ @ ¢

Sekil 2.42 Faz kodlama gradyenti uyguladiktan sonra satirlar arasinda olusan faz farki

Faz kodlama gradyenti (Gy) Sekil 2.43’te gosterildigi gibi belirli bir siire (Ty) agiktir ve
daha sonra kapanir. Ty zaman araliginda proton wy = yGyy frekansiyla doner ve sonugta
Denk. 2.50 da goriildiigii gibi konuma baglh olarak bir faz kaymasina oy (Gy,Ty) neden

olur.

Py(Gy, Ty)=wy Ty=yGyyTy (2.50)

- Dilim secme

|| L Frekans kodlama

Faz kodlama

Sekl 2.43 Y ekseni boyunca faz kodlama gradyenti belirli bir siire uygulanir

Geleneksel olarak, bir MR puls zamanlama diyagraminda gradyent siddeti genellikle
dikdortgen ile belirlenir. Dikdortgen yiiksekligi, gradyent siddetini ve genisligi,
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gradyent uygulama siiresini yansitir. Dikdortgen altindaki alan faz kaymasi ile

orantilidir.

Her pikselin faz ve frekansi digerlerinden farkli olmalidir. Tek faz kodlama gradyenti
uygulanarak uzaysal bilgiler belirlenemez bunun i¢in bir dizi faz kodlama gradyenti
Sekil 2.43’te gosterildigi gibi ard arda uygulanmalidir. Ornek olarak Sekil 2.44’te
gosterildigi gibi, bir goriintiideki ayni frekans siitiinii boyunca var olan iki pikseli (A ve
B) goz oniine alalim. Tek bir faz gradyenti uygulandiginda bu iki pikselde gradyentden

kaynaklanan farkli faz kaymalar1 goriiliir.
A ve B pikseli her biri, bir MR sinyali iiretirler bu sinyaller;

A(t)=sin (ott+da) (2.51)

B(t)=sin(ot+ds) (2.52)

bicimindedir. Bir goriintiileme deneyinde A(t) ve B(t) nin toplamini i¢eren bir yanki

Olgiiliir.
A(®)B(t)=2 sin [ot+(§a+s)] COS[(a-de)] (2.53)

Bu sinyallerin toplami sonucunda (A+B) aymi frekansta (@) ve ortalam %((I)Aﬂl)g) faz

farkiyla bir siniis dalga elde edilir. Tek bir dl¢iim ile tek tek A veya B pikselinin faz
kaymasinda bulunan katkilar1 belirlenemez. Bu nedenle klinik mr goriintiileme igin,
birden fazla faz kodlama adimlar1 uzaysal bilgileri ayirmak i¢in, faz kodlama yo6niinde

kullanilmalidir.
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Frekans kodlama —»

Sekil 2.44 Uygulanan tek faz kodlama gradyenti

Faz kodlamasi i¢in Sekil 2.45’te gosterildigi gibi sifir basamakta hi¢ faz kodlama
gradyenti uygulanmamis durumda, A ve B den gelen toplam sinyal Sekil 2.46a’da

gosterilmistir ve bu sinyal;

So(t) = A sin ot + B sin ot = (A+B) sin ot (2.54)

ifadesiyle verilir.

Birinci basamakta ise belli bir faz gradyentin uygulandigi durum olsun. Gradyent
kapatildiktan sonra, AB siitundaki her pikselden gelen sinyaller farkli bir faz kaymasina
sahiptir. Eger A ve B pikseli arasinda 180 derece faz farki olursa A pikselinden yayilan
sinyal degismez ve hala (A sin wt)’ye esittir. B pikselinden alinan sinyal artik ters ve (—
B sin ot)’ye esittir. Elde edilen sinyal Sekil 2.46b’de gosterildigi gibi bu iki sinyalin

farki ile orantili bir genlige sahip olur.

Si(t) = A sin ot — B sin ot = (A—B) sin ot (2.55)
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Frekans kodlama ==

Sekil 2.45 0. basamak ile 1. basamak arasinda olusan faz farki

A+B A
A A-B
=)
Solt) = (A+B) sin wt S,(t) = (A-B) sin wt
a -]

Sekil 2.46 (a) 0.basamakta A ve B den gelen toplam sinyal (b) 1. basamakta A ve B den
gelen toplam sinyal

Birinci basamaktan elde edilen sinyal ile hala A ve B genlikleri bulunamaz. Ancak bu
iki basamak bilgilerini kullanarak her bir sinyal genligi elde edilebilir. Eger A ile B’nin
oldugu siitunda diger piksellerin katkisin1 dikkate almaz isek bu durumda yukaridaki iki
denklemden A ve B;

1, [So + S1] = % [(A+B) + (A-B)] = A (2.56)

1 [So — S1] = % [(A+B) — (A-B)] = B (2.57)

biciminde bulunabilir. Faz kodlamasma bir o6rnek olarak beyin goriintiisiiniin

merkezinde 2x3 piksel dizisi Sekil 2.47°de gosterilmistir. Sifirinci basamakta faz
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kodlama gradyenti kapali ve tiim piksellerden gelen sinyaller ayn1 fazdadirlar. Birinci
basamakta ise, ikinci satirdaki piksellerin hepsi birinci satira gére 180 derecelik bir faz
kaymasini kazanirlar. Her faz kodlama adimlarindan sonra bu alti pikselden (her
pikselin katkilarin1 yansitan) tek bir toplam mr sinyali kaydedilir. Bu nedenle, se¢ilen

dilimden bu 6rnekte iki faz kodlama adimiyla iki mr sinyali kaydedilir.

t 0.basamakta A8 e
-] ce.p &
£ Q,
-
-S O 0.basamakta Mwmlllll}‘l"‘w'w _FI>
L‘E w W w)
Wy W w;
t 1.basamkta
o
A8
3 @ FT
~ 1.basamkta ~w»’.'.'.',"‘|'|"'.l'v',.-.-.., —
&
w w; W
w; W Wy
Frekans kodlama —»

Sekil 2.47 Frekans ve faz kodlama yonii ile belirlenmis olan beyin goriintiisiiniin
merkezinde 2x3 piksel dizisi

Sifirinct basamakta frekans kodlamasi ile alinan MR sinyalinin Fourier doniisiimii ii¢
frekansta (W1 W, Ws) bir spektrum olusturur (yada frekanslar ii¢ siitun halinde gosterilir)
ki genlikleri her frekansta var olan siitun piksellerin degerlerinin toplamina (A+B),
(C+D) ve (E+F) esittir. Bu asamada her frekans siitun icin piksel degerleri toplami

bilinirken her hangi bir hiicre i¢in ayr1 ayr1 degerleri bilinmiyor.

Birinci basamakta 180° faz farki olusturduktan sonra kayit edilen sinyalin Fourier
dontistimii  degisecektir. Yinede ii¢ frekans ayirabilinir ama genlikleri faz farki
nedeniyle her frekansta var olan siitiin izerindeki genlik degerlerinin farki (A-B), (C-D)

ve (E-F) olacaktir.

Bu agamada her bir frekans siitununun genlik degerlerinin farkli olduklar1 bilinirken

hala tek bir piksel genliginin degeri bilinmez.
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2-piksel 6rneginde oldugu gibi, her faz kaymasinda elde edilen verileri kullanilarak her
frekans siitiinii i¢in elde edilen denklemlerin ¢oziimleri her bir A, B, C, D, E, ve F

degerlerinin belirlenmesine olanak saglar (Deshmane 2012, Sarty 2014).
2.3.3 Frekans kodlama

Bir goriintiileme puls serisinde, MR sinyali her zaman, frekans kodlama gradyenti
olarak bilinen bir gradyent varliginda kayit edilir ve bu frekans kodlama gradyenti MR
goriintlisiiniin iki gérsel boyutundan birini olusturur. Frekans kodlama gradyent alaninin
etkisi altinda, protonlar Denk. 2.58’e gore i¢indeki pozisyonlarina bagli olarak farkli

frekanslarda presesyon yapmaya baslarlar.
®i=y(Bo+G.Xj) (2.58)

yanki sinyali, alic1 bobin tarafindan algilanir ve daha sonra Fourier doniisiimii igin
sayisallastirilir. Sekil 2.48°de gosterildigi gibi Frekans kodlama gradyentin biiyiikligi
ve tespit edilen frekans, protona karsilik gelen konumunun belirlenmesini miimkiin

kilar.

Sekil 2.48 Okuma islemi. Dilim se¢iminden sonra, secilen dilimdeki protonlar ayni
frekansta presesyon yapar. Sinyalin kayit edilmesi sirasinda, sinyali tireten protonlarin
frekanslarinda bir degisime neden olan bir gradyent (Gx) uygulanir. Denk. 2.58’e gore
her protonun dénme frekansi o protonun konumuna (x;) baghdir

Frekans kodlama, konumu dilim i¢inde tanimlamak i¢in kullanilir.

Diizlem i¢inde yerellestirmek i¢in frekans kodlama;
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Sekil 2.49 bir dilim i¢inde konumu belirlemek i¢in frekans kodlama gradyentinin nasil
kullanildigin1 gosterir. Burada frekans kodlama gradyenti resmin sol tarafindan (X=0
konumundan) baslar ve yatay eksen boyunca dogrusal olarak artar.

Ana (durgun) manyetik alan Bo ise yatay eksen boyunca herhangi bir noktada (x), B (x)

B(X)=Bo+xGx (2.59)

ifade edilir. Larmor denklemi ile (w=yB), rezonans frekansinin w(x), frekans kodlama

e

ekseni boyunca konum ile (x) dogrusal olarak degistigi
@=y B(x)=yBotyx.Gx=mo+®(X) (2.60)

gosterilebilir. Burada mg ana alanin Larmor frekansi ve m(x), gradyent boyunca konuma

gore ofset frekansidir.

Her piksel sonlu bir genislige sahip oldugu i¢in frekanslardan kiigiik bir dizi igerir.
Bununla birlikte her hangi bir siitundaki (ABC siitun gibi) sinyal ayni frekanstadir ve
baska bir stitunun (6rnegin DEF siitunu) frekansindan farkli oldugu i¢in alinan sinyale

katkis1 farkli olur.

AVELVARTIR R R

Sekil 2.49 Yatay (x) eksen boyunca uygulanan bir dogrusal olarak artan frekans
kodlama gradyenti. A, B ve C pikselleri ayn1 ve diisiik frekansta. D, E ve F ayn1 ve
yiiksek frekanstadir

Frekans kodlama gradyenti Sekil 2.50°de gosterildigi gibi, faz kodlama yoniine dik
olacak sekilde x ekseni boyunca uygulanir (Erasmus et al 2004, Sarty 2014).
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veri toplama “""”I ”"””l

Sekil 2.50 X ekseni boyunca frekans kodlama gradyenti sinyal kayit edilirken uygulanir

Frekans kodlama gradyenti agikken, Sekil 2.51°de gosterildigi gibi her voksel benzersiz
bir faz ve frekans kombinasyonuna sahip olur.

® 0 0)(1) (D()

-

X yOniinde uygulanan frekans kodlama gradyenti

Sekil 2.51 X-y6niinde uygulanan frekans kodlama gradyenti ile her voksel benzersiz bir
faz ve frekansa sahip olur
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2.4 MR Goriintiisii Olusturma
2.4.1 MR sinyali

Hasta biiyiik bir manyetik alan icinde oldugu zaman (Sekil 2.52a), 90 RF puls
uygulayarak miknatislanma vektdrii x-y diizlemine cevrilir (Sekil 2.52b). Sonra 90° RF
pulsu kesildiginde miknatislanma vektorii x-y diizleminde zayiflayarak z yoniinde artar
(Sekil 2.52c). RF bobini (6rnegin, bas ya da viicut bobini) genellikle hem alic1 ve hem
de verici bobin olarak kullanilir. RF verici/alict bobini her hangi bir dogrultuda (X,y
ekseni boyunca) yerlestirilebilir mesela Sekil 2.52°’de x yoniinde yerlestirilmistir.
Dolayisiyla RF pulsu x yoniinde uygulanmasi nedeniyle alinan sinyal sadece x ekseni

boyunca yani RF verici/alict bobin dogrultusu boyunca tespit edilir (Hashemi 2011).

Z
90° EF pulsu 90° RF pulsu
uy gula_tm' lcapatlltr
X
f= = ‘|
RF RF
bobini bobini
a
b c

Sekil 2.52 (a) RF puls uygulamadan dnce boyuna miknatislanma durumu (b) RF pulsu
sonrasinda, miknatslanma vektorii x-y diizlemine ¢evrilmistir. (c) belirli bir siire sonra,
M; zamanla artar (eski haline doner), Myy faz dis1 olmasi nedeniyle giderek azalir

Miknatislanma vektorii Sekil 2.53’te gdosterildigi gibi x-y diizlemi i¢cinde dénmesi ile
M’nin enine bilesenleri elektromanyetizmanin Faraday-Lenz kanununa dayanarak alici

bobinde bir akim olusturur yani RF bobininde bir sinyale neden olur (Hashemi 2011).
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Faraday-lenz yasasi

Sekil 2.53 Manyetik alan degisimi ile orantili olarak bobinde bir voltaj olusur ve
indiiklenen akim uygulanan alana zittir

Bu sinyal, Sekil 2.54’te gosterildigi gibi iki dikey dogrultuda bulunan ve manyetik
akiya duyarli olan alict bobinler (¢ikis kanallar1) kullanarak genelde dordiin (karesel)
olarak algilanir. Cikis kanallari, I ve Q (sirastyla ayni faz = ger¢ek ve dordiin = sanal)
ile belirlenir. Bu ¢ikis kanallar1 sayisallagtirma ve yiikseltici yollar boyunca kendi
sinyallerini gonderir. Bu sinyaller son olarak toplanir, islenir ve nihai MR goriintiisii
olusturmak icin yeniden birlestirilir. I ve Q kanallarindaki sinyaller, aralarinda 90° faz
farki disinda teorik olarak ayni olmalidir. Dolayisiyla, I ve Q kanallarindan gelen
sinyaller birbirinin tam kopyalaridir. Bu nedenle dordiin algilama, tek bir dogrusal alic1

bobinlerine gore sinyal-giiriiltide V2 = 1.41 oraninda bir artis saglar (Hashemi 2011).

/ | Dordiin (Q)="sanal"

(V\l Aym faz(I)="gercek"

Sekil 2.54 MR sinyalinin karesel algilamasi
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MR sinyali Sekil 2.55’te gosterildigi gibi I ve Q kanallarindan kaydedilen gercek (Re)
ve sanal (Im) bilesenleri olan bir vektdr olarak temsil edilebilir. Sinyalin esdeger

gosterimi, bir karmasik sayidir.
Sinyal = (Re, Im)=Re +iIm

Burada i, i = -1 olan sanal birimdir. Sinyal biyiikliigii ve faz1 basit trigonometri ile

hesaplanabilir.

Sinyal bityiikligi=vReZ + Im?2 (2.61)
@=tan™'[Im/Re] (2.62)
Sanal Kanal

sinyal=Re+1 Im

 Sanal (Im)

Gercek Kanal

Gergek (Re)

Sekil 2.55 MR sinyalinin gergek ve sanal bilesenleri ile temsili

Manyetik rezonansda kullanilan en yaygin dordiin bobini, kus kafesi (bird cage) RF-
iletim cihazidir. Silindirik siiper iletken tarayicilarda hemen hemen tiim viicut bobinleri
bu tasarima sahiptir. Kus kafesi bobini Sekil 2.56’da gosterildigi gibi, ¢ift sayida
basamak olarak adlandirilan iletken diiz elemanla baglanan iki dairesel iletken halkadan

olusur.
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Sekil 2.56 iki halkadan ve birden fazla basamaktan olusan cift kondansatérlii (mavi
noktalar) kus kafesi bobin tasarimi

MR goriintiileme sisteminde alic1 bobin, ilgilenilen tiim hacmi kapsar. Ayrica bu alici
bobin yatay diizlemde aki degisimini algilamak i¢in tasarlanmistir. Bu nedenle, zamanla

alinan sinyal S(t) biitiin hacimdeki enine manyetizason katkilartyla tiiretilmistir.

2.63
S-(t) =f Mo(r)e_% emioet o (—izfy 6(DrdD) o) (2.63)
tiim hacim

oldugundan S,(t)

t . . .
S.(t) = ff M (x,y, Z)e_ﬁe—iwote[—lﬂfot Gx(r)dr)x—w(fotGy(f)df)y—w(fotGz(f)df)Z]dxdde

(2.64)

yazilir. Z = zo merkezli bir diizlemde ve segilen dilim kalinlig1 Az olursa, o zaman Sekil

2.57°de gosterildigi gibi sadece o diizlemden gelen sinyaller alinir.

A

RF

e ¢t
f) — (_.._..—_.)
t) ~

—

-
->

e —_- — -

Sekil 2.57 Sadece uyarilan diizlemden sinyal alinir
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Dilim kalinlig1 yeterince ince oldugunda z deki degisim ¢ok az olacaktir. Bu durumda

goriintliyli sadece 2 boyutta inceleyerek Denk. 2.64 asagidaki sekilde sadelestirilmistir:

+4z
m(x,y) £ fZZOO_AZ//ZZ M°(x,y,z)dz (2.65)
—impt [—iY(f th(T)dT)x—iY(f tGy(T)dT)y]
S.(t) = ffxym(x,y)e ot ¢ 0 0 dxdy (2.66)

T2 yeterince biiyiikse sinyaldeki zayiflama goz ardi edilebilir. Dilim {izarinde Larmor

frekansinin degisimi az oldugu igin sabit diistiniilebilir ve integral digina ¢ikarilabilir.
Sr(t) = e7i ﬂ m(x,y) el Gx@x-(fy 6,y g gy (2.67)
xy

Bu sinyalden e ‘ot ¢ikarilirsa (sinyal ¢oziimleme, demodiilasyon) ¢dziimlenmis sinyal
. (ot (ot
S(t) = S, (O)er@ot = [] m(x,y)el Vo Gxran-ix(fy ey @arly] 4 gy, (2.68)

S(t) = f m(x, y)e[—iy(fotGx(r)dr)x—iy(fotGy(‘r)dr)y] dxdy (2.69)

dir. Sekil 2.58’de gosterildigi gibi demodiilasyon MR sinyalindeki gradyent etkisini
gormek icin FID sinyalinden yiiksek frekansin (Larmor frekansi) cikarilmasidir
(Nishimura 1996).

45, sin(o,t) \

\ / \ ya v

Sekil 2.58 a) Lab ¢ercgevesinde elde edilen MR sinyali b) Demodiile edilmis olan MR
sinyali
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2.4.2 Fourier doniisiimii

Net miknatislanmayr (Mo ) 90° ac1 ile déndiiren bir RF pulsu uygulandiktan sonra,
miknatislanma doner referans cercevesinin enine diizlemine yerlesir. Miknatislanma
Larmor frekansiyla By etrafinda doner ve enine diizlemde konumlandirilmis bir alici
bobinde bir elektrik potansiyeli (elektromotor kuvvet, emk) indiikler. T2 durulma
zamanindan dolay1 enine miknatislanma ve dolayisiyla emk, zamanin bir fonksiyonu
olarak azalacaktir. Ancak, By manyetik alaninin makroskopik ve miroskopik
homojensizligi, numune boyunca yerel olarak farkli manyetik alan dagilimi olusturur ve
bu nedenle Larmor frekansinda degisime neden olur. Makroskopik bir 6rnek géz oniine
alindiginda, bu degisim miknatislanmanin T2 durulma zamanindan da hizh
kaybolmasina yol agar. Bu durumda T2 yerine T2* durulma zamani alinir. Diizgiin bir
proton yogunlugu ve T2 durulma zamanina sahip bir numune igin, manyetik alan
homojensizligi varliginda Myy’nin degisimi asagida verilmistir.

My, = xy(O)e_t/Tz f o +HYABo(ME gy — Mxy(O)e_t/TZ* (2.70)

Bu denklemde ABy, By alanindaki degisim yani homojensizligi gosterir ve T2 yerine
T2"alinarak bu homojensizlik ifade edilmis olur. My, kompleks enine miknatislanmadir

ve
(Myy = My, + iM,) (2.71)

olur. Emk’nin zaman bagimliligi serbest indiiksiyon bozunumu (FID) olarak
adlandirilir. Enine miknatislanma kompleks bir fonksiyon olarak Sekil 2.59’da

gosterildigi gibi temsil edilebilir.
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Sekil 2.59 Bir uyarim pulsunun ardindan miknatislanmanin serbest indiiksiyon
bozunumu (FID). Enine miknatislanma Larmor frekansinda doner ve zaman ilerledikge
karakteristik zaman sabiti T2 * ile azalir

Doérdiin bobinler bu kompleks x ve y bilesenlerini algilar ve yaygin olarak xy

diizlemdeki izdiistimleri asagidaki denklemler ile verilir (Degraaf 2007).

M, (t) = Mycos[(wy — w)t + dle /T2 (2.72)

M, (t) = Mpsin[(wy — w)t + dle /T2 (2.73)

Bu denklemlerde ¢, t = 0 zamanindaki fazdir. Mx (t) ve My (t) normalde sirasiyla gergel

ve sanal serbest indiiksiyon bozunumu (FID) olarak adlandirilir.

Zamana bagli sinyal verileri bir Fourier doniisiimii ile frekans verilerine doniistiiriiliir.
Clinkii daha oncede sdylendigi gibi protonlarin konumlari zamana bagh olarak degil

frekansa bagli olarak ifade edilebilir.
®i=y(Bo+G.xj)

Asagida goriildiigii gibi zamana bagli sinyalin f(t), Fourier doniisimii frekans

fonksiyonuna doniistir:

Flw) = j+oof(t)e_i‘”tdt veya F(v)= J+oof(t) a-i2mvt §¢ (2.74)

— 00
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Fourier doniisiimii gevrilebilir bir islemdir. Boylece sinyalin frekans fonksiyonun ters

Fourier doniisiimii ile sinyalin zaman fonksiyonu hesaplanabilir.

L i e . 2.75
f(t) =Ef F(w)et®'dw  veya f(t) =f F(v)e*ti2mtdy (2.75)

Prensip olarak kompleks serbest indiiksiyon bozunumun bilesenlerinin biri ile bir FID
elde etmek miimkiindiir [ya My (t) veya My (t)]. Ancak bu durumda cos(6) = cos (-0)
oldugundan negatif ve pozitif frekanslar ayirt edilemez. Bu nedenle dérdiin (quadrature)
algilama kullanarak kompleks bir serbest indiiksiyon bozunum (FID) sinyali kullanmak
avantaj saglayacaktir (Degraaf 2007).

2.4.3 K-uzay1
Denk. 2.69’dan MR sinyali
SO = [ [, Myy(x,y) exp (—iy(x f; Gx(Ddr +y f; Gy(DdD) ) dxdy  (2.76)

elde edildi. Burada:

t 2.77
k, = lj G,(7)drt 2.17)
21 )y
t
Y (2.78)
k, = ZTE,’;)GY(T)dT
Degisken degistirmeleri yapildiginda sinyal K-uzayinda
(2.79)

X vy

bi¢iminde elde edilir. K uzayinda verilen bu MR sinyalinin ters Fourier doniisimii

alindiginda My(x,y) yani MR goriintiisii elde edilir.

MOGY)=FT1[S(ky, Ky)] (2.80)
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M(,Y)=[] s(ky, ky)e kY gk dk, (2.81)

Myy(x,y) aynt zamanda goriintiideki proton yogunlugu ile p(x,y) orantilidir. Sekil
2.60’ta gosterildigi gibi k-uzay1 MR goriintiisiinde konumsal frekanslar1 temsil eden

sayilar dizisidir ve elde edilen her sinyal K-uzayinda bir satira karsilik gelir.

256 situn
||
L
K-uzay
"ham veri"
256 satr
55415
11
L]
voltaj uyarlan toplanan sinyal faz kodlamanin orta siralannda

Zaman

Sekil 2.60 Elde edilen her sinyal K-uzayinda bir satira karsilik gelir

k-uzayinda her nokta At araliklarla 6rneklenen MR sinyalinden dogrudan elde edilir. k-
uzayinda her noktanin parlakligi, o noktanin benzersiz konumsal frekansinin nihai

gorlntiiye olan goreceli katkisini temsil eder.

k-uzayr ve MR goriintiisii oldukga farkli goriinse de, ikisi de taranan nesne hakkinda
ayni bilgileri icerir. Sekil 2.61’de gosterildigi gibi k-uzayinin verilerinden bir goriintiiytii

olusturmak i¢in iki boyutlu ters Fourier doniisiimii uygulanir (McRobbie 2006).
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Ters Fourier donilsiim

Gergek uzaydaki aym beyin goriintiisth
K-uzayinda bir beyin goritntisit

Sekil 2.61 (a) k-uzayinda MR sinyalinden dogrudan elde edilen veri noktalar (b) k-
uzayinda iki boyutlu ters Fourier doniistimiinden olusan goriintii

Elde edilen goriintii matrisinin her bir voksel degeri, ¢ekirdeklerin MR 6zelliklerinin
gostergesi olan bir gri skala yogunluguna karsilik gelir. k-uzayinda faz kodlama (ky) ve
frekans kodlama (k) eksenleri, goriintiiniin dikey (Y) ve yatay (X) eksenlerine karsilik

gelir.
Faz Kodlama

Faz kodlamada Sekil 2.62b’de gosterildigi gibi k-uzaym st satirt gii¢lii bir pozitif faz
kodlama gradyent varli§inda ol¢iiliir bu yiizden elde edilen sinyal genligi ¢ok diisiik
olmaktadir (¢iinkii en iist satirda faz farki yiiksek oldugu igin spinleri iist iiste gelmeleri

daha zordur bu yiizden ist satirlarda sinyal genligi diisiik oluyor).

Kademli bi¢imde faz kodlama gradyentinin siddeti azaltilip sinyal kayitlar1 devam
etmektedir bu yiizden k-uzaym merkezi satrinda kapali faz kodlama gradyent ile 6l¢iiliir
ve merkezi sira verilerinin Fourier doniisiimii nesnenin bir izdiisimiinii olusturur. Orta
sirada faz kodlama gradyenti sifir oldugu i¢in spinler arasinda faz farki olusmaz ve
spinlerin iist tiste gelmeleri ile alinan sinyal genligi yiiksek olur. k-uzaym alt sirasi
siddetli bir negatif faz kodlama gradyenti varliginda olgtliir (burada yine de faz kaymasi
belirgin ve bu yiizden sinyal genligi ¢cok diisiik olmaktadir) (McRobbie 2006).
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Dilim secme

Faz kKodlama

Frekans kodlama G,

S(t)

a
AW
| A AN A A e e i —— . O
SV : =\
332585588258 | t —V— '\/\Nw < FFT M\
== st

Sekil 2.62 (a) uygulanan tek faz kodlama gradyenti (b) uygulanan birden fazla faz
kodlama gradyenti

Frekans kodlama
Sabit bir G4 gradyentinin varliginda sinyal At araliklarla 6rneklenerek frekans kodlamasi
yapilir. Sekil 2.63’te gosterildigi gibi MR sinyali elde edilirken frekans kodlama

gradyenti uygulanirsa, yankidaki ardisik veri noktalar1 kademli olarak artan uzaysal

frekanslarini yansitir. Bu noktalar dogrudan k uzayina bir satir olarak aktarilir.
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RF

Dilim secme

Frekans kodlama G,

S(t)

orneklenmis noktalar

Sekil 2.63 MR sinyali elde edilirken uygulanan frekans kodlama gradyenti

k-uzayinda Sekil 2.64’te goriildiigii gibi her nokta, nihai goriintiideki her piksel ile ilgili
konumsal frekans ve faz bilgilerini icerir ve Tersine, goriintiideki her piksel k-uzaydaki
her noktaya karsilik gelir (Plewes et al 2003).

Sekil 2.64 k-uzayinda her bir noktanin goriintiideki her noktaya katkist vardir

Frekans gradyentin siddeti arttirildiginda, k-uzayinda frekanslarin daha biiyiik bir
acilmi meydana gelir. Buda daha fazla uzaysal frekansin k-uzaymin gevresinde
yerlestirilmesine neden olur. k-uzayin ortasindaki veriler tim sinyal-giiriiltii ve kontrast
bilgilerini, kenardaki veriler ise goriintii ¢oziiniirliigii hakkindaki bilgileri igerir. Sekil
2.65’te gosterildigi gibi eger k-uzayin ortasindan gelen veriler kullanilirsa, tiim sinyal
ve kontrast bilgileri elde edilir ancak goriintii ¢ok bulanik olur, eger k-uzayin ortasini
silip sadece kenarindaki veriler kullanilirsa, doku simirlarinin nerde oldugu goziikiir
ancak sinyal giiriiltii oran1 ¢ok az olur ve kontrast bilgisi en aza diiser. Bu ylizden iyi bir
MR goriintiisii elde etmek i¢in k-uzaymin her iki boliimiine de ihtiyag¢ vardir (Plewes et
al 2003, McRobbie 2006).
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Sekil 2.65 k-uzayindaki sinyal ve ¢oziniirliik bilgisi (a) sadece k uzaym ortasindan
gelen veriler kullanilmig (b) k uzayinin kenarindan gelen veriler kullanilmig

2.4.3.1 Goriis alam (field of view, FOV)ve ¢oziiniirliik (resolution):

Goriis alam1 (FOV) goriintiideki iki veya ti¢ boyutlu bir konumsal kodlama alanin
boyutu olarak tanimlanir ve elde edilen MR goriintiisii tizerinde mesafeyi (cm veya mm
olarak) ifade eder. Goriis alami tipik olarak yiizlerce resim elemanima (piksel)

ayrilmistir, bu piksellerin her biri yaklasik bir kag mm? dir.

Goriis alan1 ve her bir piksel genisligi (Aw), sinyalin k-uzayinda sayisal orneklerin
sayist ile belirlenebilir. Bu parametreler istenen ¢ozlniirliikte bir goriintiiyli yeniden
olusturmak igin gereklidir. Sekil 2.66’da gosterildigi gibi goriis alan1 K-uzayinda

orneklemler arasindaki aralik (Ak ) ile ters orantilidir.

54



1 (2.82)
FOV = —
ov K
Ayrica piksel genisligi (Aw), k-uzayindaki en biiyiik pozitif frekans +kmak Ve en diisiik

negatif frekans -kmak araligiyla ters orantilidir.

(+Kmak)-(-Kmak)=2Kmak=Krov (2.83)
Aw=— (2.84)
kpov

Ak=1/FOV sz,/kfoy
Sekil 2.66 Goriig alan1 (FOV) ile Aw piksel genisligi arasindaki iligki

Eger FOV = NXAw oldugu goz oniine alinirsa 0 zaman Sekil 2.67°de gosterildigi gibi N
faz dongiisiine ihtiyag oldugu anlasilir (Pruessmann 1999).

> FOV >
—> — OWs=piksel genisligi=FOV/N

Sekil 2.67 kroy=N/FOV=1/Aw uyarinca tam ¢oziiniirliikk i¢in her piksel basina bir faz
dongiisii gerekir
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Veri araligi (AK) ve goriintiiniin goriis alan1 (FOV) arasindaki ters iliski Sekil 2.68’de
gosterilmistir. Sol tarafta, k-uzay:r verilerin 6rnekleme hizi, 30 cm’lik goriis alanlt bir
gorlntii olusturmustur. Sag tarafta, veri noktalar1 arasindaki mesafe, ikiye katlanmis ve
sonugta ayn1 piksel boyutunda ama goriis alan1 yariya (15cm) diigsmiis bir goriintii elde
edilmistir. Burada N yerine N/2 6rneklem noktasi alinmis oldugundan piksel genisligi
degismez. Gorlis alanin kiiglilmesi diginda beynin kenarlar1 resmin kenarlar {izerine

ortiilmiis "wrapped" oluyor. Bu fenomen aliasing olarak tanimlanir (Pruessmann 1999).

Ty g
Ayni piksel ! ”@.’

A
boyutu ‘

(=1mm)

A\
s,

FOV =30 cm FOV=15cm

Sekil 2.68 Veri orneklerinin araligl ve goriintiiniin goriis alan1 arasindaki ters iligki

Goriis alan1 kavrami, piksel boyutu ve ¢oziiniirliik ile yakindan iligkilidir. Bir goriintiide

x ve 'y ekseni boyunca piksel sayist:

= FOV, (2.85)
X AX
FOV, (2.86)
N, =
Ay

Burada Ax ve Ay, x ve y yoniindeki piksel boyutlaridir. Eger

1 (2.87)
Ax = ve FOV, = —
kFOV,X x Akx

olursa 0 zaman
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N. = FOVy _ Krovx (2.88)
¥ AX Ak,

dir. Goriintiiniin ¢ozinirligi kmak degerine baghidir.

Sekil 2.69’da gosterildigi gibi eger verilerin 6rnekleme hizi ve araliklari (AK) ayni
kalmasi saglanirsa ancak k-uzayinin sadece Kmak/3 luk kismi 6rneklenirse(Yani Keov
ticte biri kadar azaltilmis) bu durumda FOV degismeden kalir, ancak piksel genisligi 1
mm den 3 mm’ye ¢ikar (ii¢ kat artar). Biiyiikk piksel boyutu, uzaysal ¢oziiniirliigiin
azalmasi anlamina gelir ve buda k-uzayin merkezi diisiik frekans boliimleri 6rneklenmis

olmasindan dolay1 beklenen bir sonugtur (Pruessmann 1999).

piksel boyutu=1mm piksel boyutu=3mm

Sekil 2.69 Kmak ile ¢oziiniirliigiin degisimi
2.5 MR Goriintiillemede Kullanilan Puls Serileri
2.5.1 Gradyent yanki

Bir gradyent yanki (GRE) tek bir RF sinyali ile iiretilir. Cevirme acis1 genellikle 90°den
ok daha kiigiiktiir. Bu serinin spin yankidan ayrilan en énemli yan1 180" RF pulsunun
kullanilmamasidir. Gradyent yankida, Sekil 2.70’te gosterildigi gibi yanki zamani (TE)
baslangictaki RF puls ile maksimum sinyal arasindaki zamani ifade eder. Bu seri her TR

zaman araliginda tekrarlanir.
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Sekil 2.70 Gradyent yanki serisi

Gredyent yankidan alinan sinyal denklemi

5(0)=p (1 - exp (- %)) exp(— f)

(2.89)

bi¢cimde ifade edilir (Hornak 1996). Gradyent yanki ile goriintiileme, yeniden odaklama

gradyent kullanimi nedeniyle manyetik alan homojensizligine daha duyarlidir. Egme

acist enine diizlemde ve boyuna miknatislanma ekseninde miknatislanma miktarin

belirler. Sekil 2.71°de gosterildigi gibi gradyent yankida Egme acist 90  den kiigiik

oldugundan dolay1 enine diizlemde miknatislanma miktar1 azalir ve diisiik ¢evirme agis1

sonucu kalan boyuna miknatislanma daha biiytlik olup ve daha hizli tamamlanir ve TR

zamaninin kisalmasina yol agar.

Boyuna 3
miknatislanma

MO—MZ-_.‘HJL—L__\

M,

M L Enine

miknatislanma

Sekil 2.71 Egme agis1
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Ayrica gradyent yankida sadece tek RF puls kullanilir ve hi¢ 180" RF pulsu uygulanmaz
bu nedenle yanki daha hizli bir sekilde kaydedilebilir ve buda yanki siiresinin (TE)
azalmasina neden olacaktir ve bunlarin sonucunda gradyent yankida tarama siiresi
azalip ve hizli goriintiileme teknikleri iginde tercih edilebilir. Gradyent yankida sinyal
kayb1 T2" etkilerinden kaynaklanmaktadir (1/T, = 1/T, + 1/T, ; T, + manyetik alan

homojensizligi nedeniyle)
Gradyent yankin zamanlama taslagi Sekil 2.72’de gosterilmistir.

« Bu seride RF puls nesneye uygulanir. Bu RF pulsu 0 ile 90" arasinda bir dénme agist
tiretir.

* Dilim se¢me gradyenti RF puls ile birlikte uygulanir.

+ Daha sonra bir faz kodlama gradyenti uygulanir.

* Bir faz farkina neden olan (dephasing) frekans kodlama gradyenti, faz kodlama
gradyenti ile ayn1 anda uygulanir ve boylece spinlerin, elde edilen sinyalin merkezinde
ayni fazda olmalar1 saglanir. Faz farkina neden olan gradyent, sinyalin elde edilmesi
sirasinda agiktir ve frekans kodlama gradyenti de baslangicta negatif yonde uygulanir.
Frekans kodlama gradyenti agik iken bir yanki olusur ¢ilinkii bu gradyent, faz farkina

neden olan gradyent ile faz farkina ugramis spinleri ayni faza getirir (Hornak 1996).

Echo n

Sekil 2.72 Gradyent yanki serisi

Sekil 2.73te gosterildigi gibi es zamanli uygulanan faz kodlama gradyenti ve frekans
kodlama gradyenti sonucunda k-uzaymmda A noktasindan B noktasina gecilir. B

noktasindan C noktasina frekans kodlama gradyenti ile takip edilir. Her veri

59



cizgisinden, sinyalin frekans bilgilerini elde etmek icin ters Fourier doniisiimii alinir ve

bu islem faz kodlama gradyentin farkli siddetleri i¢in tekrarlanir (Hornak 1996).

= Ky
- B C
_— L e . »
_ L
p:
Gfe ¢
: Frequenc 2o
A Laee ) » K
Signal .
<‘l i >
Veri Toplama
a b

Sekil 2.73 (a) gradyent yanki serisi ve (b) k-uzay gosterimi
2.5.1.1 Cift veya ¢ok yankh gradyent yanki

Tek bir RF pulsdan sonra tek bir gradyent yanki olusturmak igin kullanilan ters
gradyent, iki veya daha fazla ek gradyent yanki iiretmek i¢in tekrar edilebilir ve bu
islem ¢ift veya coklu gradyent yanki (dual or multi echo GRE) olarak tanimlanir. Sekil
2.74°te gosterildigi gibi ilk yukar1 gradyent lobun ikinci yarisi sinyalin faz dis1 olmasina
naden olur. Ikinci asag1 lobun ilk yaris1 bu spinleri yeniden aynmi faza getirir ve ikinci
yanki olusturur. Coklu yankimin kullamimi T, bozunumu nedeniyle simirhdir (en fazla

3-4 yanki). Her yanki i¢in yanki siireleri TE1, TE2 ... ile gosterilir (Hargreaves 2004,
Hancock 2010).
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Sekil 2.74 Bir ¢oklu yanki gradyent yanki dizisi. Pozitif ve negatif gradyent loblarin ilk
yarist sinyali tekrar aymi faza getirir (Af) ve ikinci yarim loblar ise sinyalin faz disi
olmasina neden olur (Fd). Olusan her yanki bir 6nceki yankidan kiictiktiir

Cok yankili gradyent yankinin yaygin bir uygulamasi Sekil 2.75’te gosterilmistir.
Burada yag ve suyu “ayni faz” goriintiide ve “farkl faz” goriintiide elde etmek i¢in iki
farkli TE kullanilir (Hargreaves 2004).

Sekil 2.75 (a) Aynmi fazli olan gradyent yanki goriintiisii, TE=4.4ms (b) faz farki olan
gradyent yanki gortintiisti, TE=2.2ms

Ciinkii su ve yag protonlar1 farkli rezonans frekanslarina sahiptir bu nedenle spinler
zamanin bir fonksiyonu olarak birbirleriyle faz dis1 olur. Sekil 4.76’da gosterildigi gibi
ayni fazli ve faz dis1 kosullari, enine diizlemde her bir yarim donme de sirasiyla olusur.
(1,5 T goriintiileme sisteminde faz dis1 ve ayni fazli olma, yaklasik her 2,2 milisaniyede

bir olusur). 1.5T'da TE=2.2, 6.6, 11.0 ms'de elde edilen GRE goriintiilerine faz-dist

61



denir ve TE = 4.4, 8.8, vb.'de elde edilen GRE goriintiilerine, ayn1 fazli denir (Hancock
2010).

2.2

milisaniye

Sekil 2.76 1.5T'da yag ile su arasindaki faz degisimi

Bu teknik yagh karacigerler ve diger lezyonlar: tespit etmek i¢in viicut MR da ortak bir
tekniktir.

Coklu-yanki GRE i¢in ikinci bir 6nemli uygulama omurga goriintillerde MERGE (GE),
Medic (siemens) veya M-FFE (Philips) olarak tanimlanan nispeten yeni teknikler
kullanilir. Ornegin Sekil 2.77°de bu tekniklerle elde edilmis bir goriintii gosterilmistir.
Bu tekniklerde, her RF puls sonrasi ii¢ veya daha fazla yanki elde edilir. Yanklar tek
tek incelemek yerine bu yankilardan gelen veriler, tek bir goriintii olusturmak igin
kombine edilir ki bu goriintiide sivi (CSF) bastirilir (sifirlanir) ve omurilik i¢ yapisini

daha iyi gosterilir (Hargreaves 2004, Hancock2010).

Sekil 2.77 Coklu-yankt MERGE C-omurga goriintiisii

62



2.5.1.2 Bozma islemi

Gradyent yankida, TR’nin azalmasi, T2 nedeniyle kalic1 enine miknatislanmaya neden
olabilir bu durumda enine miknatislanma, bir sonraki RF pulsu uyguladiginda (veya bir
sonraki tekrarlamanin baslangicinda) tamamen kaybolmayacaktir ve bir sonraki RF

pulsu uyguladiginda bu kalan enine miknatislanma egme agisina maruz kalabilir.

Bozma islemi her RF pulsu 6ncesi kararli durumdaki miknatislanmanin hi¢ bir enine
bileseni olmamasini saglar (faz dist durum olusturulur). Boyuna miknatislanma (Mz) z
yoniinde kararli duruma ulasiyor ama enine miknatislanma (Mxy) her dongiiniin
sonunda kararli duruma ulagamaz bu durum gradyent bozma islemi ile saglanir. Enine
miknatislanmay1 bozmak icin Sekil 2.78’de goriildiigii gibi iic yontem, tek basina ya da

kombinasyon halinde kullanilabilir.

1. Uzun TR ile bozma: eger TR>>T, olursa enine miknatislanma dogal olarak
dongiliniin sonunda (bir TR zaman araliginda) sifira gider. Boylece herhangi bir
gradyent yanki serisinde “dogal bozulma” olacak birkag¢ yiiz milisaniye veya daha uzun

TR degerleri kullanilir.

2. Gradyent ilebozma: bu yontemde bozma, bir sonraki RF pulsdan 6nce her donme
sonunda degisen genlikte dilim se¢gme gradyenti ve bazen frekans kodlama gradyenti
uygulayarak gerceklesir. Bu yontem tek basina yeterli degildir. Bozma islemi konumsal
olarak homojen olmayacaktir. Ciinkii gradyentler konumsal olarak degisen alanlar

iretirler. Bu ticiincii ve en 1yi yonteme yol agar.

3. RF ile bozma: RF bozulmasinda, her uyarma pulsu rastgele bir faz agis1 ile uygulanir.
Bu durumda her RF pulsu, dikey (faz) bir kaymaya neden olur ve eger diizglin bir
sekilde rastgele segilirse, enine miknatislanma hi¢ bir zaman yapict bir sekilde
toplanmaz. Bunun etkisi, spinlerin dogal faz dis1 olmalarini arttirmaktir. Boylece dnceki
uyarilmalardan geri kalan enine miknatislanma i¢in T2’de belirgin bir azalma oluyor.
RF bozulmas: kullanildiginda, faz kodlama gradyenti yeniden uygulanir, aksi takdirde
sinyaldeki istenmeyen konumsal homojensizlikler ortaya ¢ikabilir (McRobbie 2006).
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Gradyent Yanki Taslag: nry. DBozulmus Gradyent Yanki
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Sekil 2.78 (a) Gradyent yanki Serisi i¢in basitlestirilmis puls zamanlama taslagi (b)
Gradyent ile bozma ve RF ile bozmanin her ikisi de kullanilarak gosterilmistir

Bozulmus-gradyent yanki enine miknatislanmayr bozmak igin tasarlanmistir ve T1
agirlikli goriintiilerde Sekil 2.79’da goriildiighi gibi biiyiik yarar1 goriilmektedir. Ayrica

uygun parametreler segimi ile spin yogunlugu ve T, agirliklandirma da elde edilebilir.

Sekil 2.79 (a) T1 agirlikli bozulmus gradyent yanki. Kisa TR (<10ms), kisa TE (<5ms),
biiyiik Egme agist (30-50) (b) T agirlikli bozulmus gradyent yanki. Uzun TR
(>300ms), nispeten uzun TE (<20-50ms), kiigiik Egme ag1s1 (5 -15)

Boyuna miknatislanma kararli duruma ulastigint ve miikemmel bozulma islemi

oldugunu varsayarsak bozulmus-gredyent yanki sinyali

sina(1 — e TR/TY) (2.90)

(1 — (cosa)e~TR/T1)

—TE/T;

s=p

Bigimde ifade edilir (McRobbie 2006).

Ernst acisi: bozulmus-gradyent’te dokudan gelen sinyali maksimum degere ulastiran

Egme acisina Ernst a¢is1 denir (a=ag). Ernst agis1 asagidaki denklemden hesaplanabilir.

o=arccos(e " TR/T1) (2.91)
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* Ernst agisi1 tek bir doku i¢in bir bozulmus-gradyent yank: serisinde maksimum sinyal
yogunlugunu saglasa da, iki farkli doku arasindaki kontrasti en {ist diizeye ¢ikartmak
icin yeterli degildir. Sekil 2.80’de gortldigi gibi A ve B dokular arasindaki maksimum
kontrast uygun bir Egme agiyla elde edilebilir (McRobbie 2006).

sinyal yogunlugu
m

o e
Flip agisi (a)

Sekil 2.80 Uygun Egme acisinda iki doku arasindaki kontrast

Cizelge 2.1 Gradyent yanki goriintiilemenin avantaj ve dezavantajlari

Avantajlart Dezavantajlari

Hizli goriintiileme Iyi bir T2 kontrast {iretmek daha zor

Diisiik Egme agis1 Homojen olmayan manyetik alana (Bo) duyarli
Diistik RF siddeti Duyarlilik etkilerine duyarh

2.5.2 Spin yanki (Spin Echo, SE)

Bir bagka ve sik kullanilan puls serisi spin yanki serisidir. Sekil 2.81°de gosterildigi gibi
ilk olarak 90" RF puls spin sistemine uygulanir. Bu 90 RF pulsu miknatislanma
vektoriinii (M) asagiya yani xy diizlemine dondirir. Yerel manyetik alanlardaki
degisimlerden dolay1 enine miknatislanmayi olusturan spinlerin bazilar1 digerlerine gore
daha hizli veya yavas donerler ve kisa bir siire sonra enine miknatislanma faz disi
olmaya baslar. 90" RF pulsu uyguladiktan belli bir siire sonra (TE/2 zaman sonra)
spinleri aym faza getirmek igin 180" RF pulsu uygulanir ve TE/2 zamani kadar

bekleyince spin yank1 olusur ve bu anda sinyal kaydi yapilmaya baslanir.
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Sekil 2.81 Spin yanki serisi
Bir spin yanki serisinde iki temel parametre vardir TE ve TR:

Uyarma pulsu (90'RF pulsu) ve ortaya c¢ikan yanki arasindaki zaman, yanki zamani
(TE) olarak adlandirilir ve bu dizi, her bir TR zaman araliginda (tekrar zamani)
tekrarlanir ve Sekil 2.82°de gosterildigi gibi her bir tekrarda, k-uzayn bir satir1 farkl bir

faz kodlama ile doldurulur.

T2

‘ - - 2
"

Gfreeans — :
- TR Sf—-
Sinyal _ v/

k-uzay:: 1. TR den sonra k-uzayi: 2. TR den sonra  k-uzayi: 256. TR den sonra

Sekil 2.82 Spin yanki serisinde TR ve TE parametreleri ve k-uzayida doldurulmasi

Sinyal TE ve TR cinsinden
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S=p(l- e_TR/Tl)e_TE/TZ (2.92)

Bigiminde ifade edilir. Spin yanki goriintiillemede, tekrarlama zamani ve yanki zamant,
goriintii kontrastini ve agirhigint kontrol etmek i¢in kullanilir. Bu seri ile hem TI
agirlikli, hem T2 agirlikli ve hem de proton agirlikli (proton-density, PD) goriintiiler
elde edilebilir (Hornak 2014).

T2 agirhkh goriintii:

Denk. 2.92°de eger TE, T2 ile karsilastirildiginda kisa olursa, TE/T2 orani sifira gider,

-TE/t2_,

boylece T2 agirlikl terim e e~ %—1 olucak, Diger bir deyisle, T2 etkileri biiyiik
Olciide ortadan kalkmis olucak. Bunun tersine, TE, T2’ye gore uzun olursa, {istel
agirliklandirma terimin 6nemi artar. T2 agirlikli goriintiiler {izerinde TE etkisini anlamak
icin bagka bir yolu farkli T2 degerlerine sahip iki dokular tarafindan iiretilen sinyalleri
g6z oniine almaktir. TE kisa olursa, T2 bozunma siiresi kisa iken, yanki meydana gelir
ve bundan dolayr dokular ayirt edilemez. TE uzunsa, iki dokular arasindaki sinyal
bozunum farkliliklar1 daha belirgin ve dolayisiyla goriintii daha T2 agirlikli olacaktir bu
yiizden bu 2 farkli doku daha iyi vurgulanacaktir. TR uzun oldugunda, boyuna
miknatislanma tamamlanacak ve bir sonraki ¢evirmede (ikinci 90" RF verdigimizde)
sinyal lizerindeki T1 etkisi azalacaktir yani goriintii dokularin T1 siirelerinin farkli

olmasindan etkilenmeyecektir. Sonug¢ olarak T2 agirlikli goriintiiler icin Sekil 2.83’te

gosterildigi gibi uzun TR ve uzun TE segilir.

Spin yanki T2 agirlikh 2 farkh doku igin
T2 agrhkh goriintiilerde
18 00 M, ‘ l'[xy dlciilen
90° 90° { yanki
rr 1 B /

TR |

]
I
|
«—— g —>» I
|
|

sinyal 1,0'!”1‘.'-

yanks | bt .t

Sekil 2.83 T2 agirlikli goriintiiler de uzun TR ve uzun TE kullanilir
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T1 agirhkh goriintiiler:

Denk. 2.92°de eger TR, T1’e gore uzun olursa, T1 agirlikli terim (e ~TR/T1— 0) sifira
gider, bu nedenle T1 etkileri kaybolur. Bunun tersine, TR, T1’e gore kisa olursa, {istel
agirhiklandirma terimin 6nemi artar. Kisa TR’ye sahip 2 dokuda, farkli T1 degerleri ile
bazi voksellerde boyuna miknatislanma tamamlanmis ve bazilarinda hala devam ediyor
ve ikinci 90" RF pulsu verdigimizde farkli sinyaller elde edilir yani kisa TR ile goriintii
dokularin T1 siirelerinin farkli olmasindan faydalanip ve sonugta elde edilen goriintii T1
agirlikli olacaktir. T1 agirlikl goriintiiler icin Sekil 2.84’te gosterildigi gibi kisa TR ve
kisa TE segilir (Mazzola 2009).

Spin yanki T1 agirlikli 2 farkl doku igin

T1 agirhikh goriintiilerde

180° 180° Mz poesomens
90° 00°

rr W | |

« TR >|

«TE*|
ival il .t
sinyal — i

1.yanks 2. yank 90° RF pulsu

Sekil 2.84 T1 agirlikli goriintiilerde kisa TR ve kisa TE kullanilir

Son olarak sekil 2.85’te goriildiigii gibi TR uzun, TE kisa segilirse, hem T1 ve hem T2

etkileri en aza indirilir. Geriye kalan tek etki spin-yogunlugudur (Mazzola 2009).

Kisa TR Uzun TR

Kisa TE o, 'V & _TR _TE
PN S=p(l-e /Tl)e /T2
Uzun TE Diisiik kontras
y 4 \\

Sekil 2.85 Spin agirlikli goriintiilerde uzun TR ve kisa TE segilir
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2.5.2.1 Spin yanka serisi ile k-uzayin doldurulmasi:

Spin yanki serisi ile kK-uzaymin doldurulmasi Sekil 2.86’da gosterilmistir. Faz kodlama
gradyenti ve frekans kodlama gradyenti ayni anda uyguladiginda k-uzayin merkezinden
yani A konumundan B konumuna hareket edilir ve 180 RF pulsu ile k-uzaym konumu
hem faz hem de frekans yonlerinde ters gevirerek B’den C’ye gidilir ve C’den D’ye
frekans kodlamasi ile sinyal kaydedilir. Bu islem farkli faz kodlama gradyentleri ile

tekrarlanir ve k-uzay1 doldurulmus olur (Mazzola 2009).

K.
Y
# B
e
o 4
g P
-
2%
Frekans o w
A kodlama X
Sinyal alllli,
Hll" L’
e ey Phommmmm e >
Goriintii £ b

Sekil 2.86 Spin yanki serisi ile k-uzayin doldurulmasi

Cizelge 2.2 Spin yanki serisinin avantaj ve dezavantajlar

Avantajlar Dezavantajlar

Yiiksek sinyal giirtiltii oran1 (SNR) Uzun tarama siiresi

Gergek T2 agirlikli GE serisine gore daha giicli RF
kullanimi

Duyarlilik etkileri en aza indirir

Cizelge 2.3 Farkli tireticiler tarafindan spin yanki serileri i¢in kullanilan terimler

Dizi tiirii Philips Siemens GE Hitachi

Toshiba

Spin yanki (SE) SE SE SE SE

SE
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2.5.3 Hazh spin yanki

Hizli spin yanki (Fast spin echo) goriintiileme ayrica turbo spin yanki goriintiileme
olarak da adlandirilir. Hizli spin yanki serisinde (FSE) Sekil 2.87°de gosterildigi gibi 90°
RF puls sonrasi belli sayida 180" RF pulslar uygulanip ve her defasinda yanki elde
edilir. Bu yankilarin her biri i¢in faz kodlama gradyenti degistirilir. Sonug olarak
yankilar arasinda faz kodlama gradyentin degismesi ile bir tekrarlama zamani igerisinde
(TR), k-uzayinda birden fazla satir elde edilir. Her bir TR zaman araliginda bir¢ok faz
kodlama satir1, elde edildigi i¢in hizli spin yanki serisi onemli dl¢iide goriintiileme

suresini azaltir.

FSE: 90°-180°—yanki—180°—yanki—180°—yanki—180°—yanki......... 90°-180°—yanki...

Hizh spin yanki puls _
. K uzayindaki

SeriSi gizgiler ayni anda

dO | uyor. -'—vmwn-'zv):»::m',-u:.—_:,

Sekil 2.87 Hizli spin yanki1 puls serisi
Hizli spin yanki’da bulunan parametreler;

Etkin yanki zamani (effective echo time(TEef)):etkin yanki zamani, k-uzaym merkezine
en yakin sekilde alinan yanki zamani olarak tanimlanir (daha diisiik faz kodlama

gradyenti ile) ki bu yankilar goriintii kontrast1 iizerinde en biiyiik etkiye sahiptir.

Yanki tren uzunlugu (echo train length(ETL)): Belirli bir TR araliginda elde edilen
yankilar sayist yanki tren uzunlugu (ETL) ya da turbo faktor olarak bilinmektedir. ETL
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genellikle rutin gorlintiilemeler icin 4 ile 32 arasinda degisir, ama hizli goriintiileme

veya yanki diizlem teknikleri i¢in 200’1 asabilir.

Yanki araligi (echo spacing (ESP)):yankilar arasindaki zamani ifade eder. Bu
parametreler Sekil 2.88’de gosterilmistir (Amaro et al 2006).

ETL=8
A
{ 1
20° 180° 180° 180° 180° 180° 180° 180° 180° 90° 180
A
%W&MM&»MF&L ——
[ S > &—3i
TEer ESP
e TR >

Sekil 2.88 Hizli spin yankida ETL, TE¢s, ESP parametrelerin gosterimi

Hizli spin yanki goriintiileme serisinde goriintileme zamani, ETL ile ters orantilidir.
Yani eger ETL=8 olursa Sekil 2.88’de gosterildigi gibi, hizli spin yanki serisi SE’ya
gore 1/8 kat daha kisa zamanda yapilir. ETL biiyiikliigii gorlintii kalitesi lizerinde
onemli etkileri vardir. Uzun ETL sonucunda (uzun TE ile) daha gecikmis yankilarda T2
durulmasindan dolay1 sinyal zayiflar bu da goriintii kalitesini olumsuz etkiler. Uzun
ETL’lerde gecikmis yankilar daha zayif olduklar i¢in toplam sinyal-giiriiltii (SNR) ve

kontrast-giiriiltii (CNR) oranin azalmasiyla sonuglanir (Amaro et al 2006).

Artan yanki1 araligi (ESP), uzun TE kullanimina izin verir ve sinyal-giiriilti oran1 (SNR)
ve kontrast-giiriiltii oran1 (CNR) {izerinde olumsuz etkisi olur ve bu durumda hareket,
duyarlilik ve kenarla ilgili goriintii bozuklugu (artifakt) artar. Genel olarak, ESP’nin
artmasi ile gorlintii kalitesi azalir. Dolayisiyla uygulamalarda ¢ogunlukla kisa ESP

secilmelidir (Werhli 1991).

Gorintii kontrasti(istenen TE degeri igin) diisiik siddette olan faz kodlama gradyent
adimlarindan elde edilen yankilarin toplanmasiyla elde edilir. Ciinkii goriintii kontrasti,
k uzaym merkezinde diisiik siddetle uygulanan faz kodlama gradyenti ile elde edilen
sinyallerden belirlenir (faz kodlama siddeti arttirildiginda k uzaym kenarma denk gelir

ve k uzayin kenar1 daha ¢ok goriintli detaylarina katkida bulunur). Etkin yanki zamani
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(TEesr), diisiik faz kodlama siddeti ile elde edilen yanki zamani oldugu igin goriintii
kontrast1 etkin yanki zamanindan elde edilir ve genelde yanki tren uzunlugun tam

ortasinda olacak sekilde segilir (Fonseca et al 2002, Amaro et al 2006).

Hizli spin yanki teknikleri ile k-uzayinda birden fazla satir bir TR’de taranarak onemli

zaman tasarrufu saglanir (Werhli 1991, Fonseca et al 2002, Amaro et al 2006).

Cizelge 2.4 Farkli iireticiler tarafindan hizli spin yank serileri i¢in kullanilan terimler

Dizi tiirii Philips Siemens GE Hitachi | Toshiba
Cok yankli SE | Multi SE | Multi echo MS | Multi echo
Fast SE Turbo SE | Turbo SE Fast SE Fast SE | Fast SE

2.5.4 Ters ¢evirme geri kazanma puls serisi:

Ters cevirme geri kazanma puls serisi Sekil 2.89°da gosterildigi gibidir. Tki boyuna ters
cevirme 180  pulsu arasindaki zamana TR zamami denir. Oncelikle 180" RF pulsu
uygulanir ve miknatislanma ters gevrilir, bir siire beklendikten sonra (T zamani) 90" RF
pulsu uygulanip miknatislanma enine diizleme cevrilir. 90" pulsundan sonra bir enine
ters gevirme 180  RF pulsu uygulanip spin yanki olusturulur ve olusan yanki sinyali

kaydedilir.

Ters cevirme geri kazanma puls serisi

90" 180° 180° 9°

Sekil 2.89 Ters ¢evirme geri kazanma puls serisinde kullanilan T, TE ve TR zamanlari

Ters cevirme geri kazanma puls serisinde 180° RF pulsu uygulamadan once,

miknatislanma vektérii +z ekseni yoniindedir. 180 RF pulsu uyguladiktan hemen sonra
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Sekil 2.90’da gosterildigi gibi miknatislanma vektorii tam ters yone ¢evrilir. Daha sonra
180 tersine cevrilmis olan boyuna miknatislanma, bu en biiyiik degerinden biiyiimeye
baslar ve T1 egrisi boyunca kararli duruma geri doner. Kararli duruma geri donerken —z
yondeki miknatislanma vektori kiigiilir ve sifira dogru gider ve sonra +z yoniinde
bliylimeye baglar. Sonunda orijinal boyuna miknatislanma geri kazanilir. Degisken TI
siireleri beklendikten sonra 90" RF pulslari uygulamir. Bu 90" RF pulslari boyuna
miknatislanmayr x-y diizlemi {tizerine g¢evirir. Enine diizleme (X-y) ¢evrilen
miknatislanma miktar1, 180" RF puls sonrasi gegen Tl zamanina bagli olarak degisir.
Enine diizleme c¢evrilen miknatislanma ile orantili olarak bir serbest indiiksiyon

bozunum (FID) sinyali elde edilir (Bernstein et al 2004).

Sekil 2.90 Ters ¢evirme geri kazanma serisinde geri kazanma egrisi

180" RF puls ile 90° RF puls arasindaki zamana ters ¢evirme zamani (inverse time TI)
denir. Miknatislanma vektoriiniin -z ekseninden, enine diizleme ulastig1 nokta sifirlama
noktasi (null point) ve gegen zamanda sifirlama zamani olarak adlandirilir. Her dokunun
Sekil 2.91°de gosterildigi gibi farkli sifirlama noktasi vardir. TI zamani belli bir
dokunun sifirlama zamanina esit olacak sekilde segildiginde 0 dokunun sinyale katkisi

bastirilir ve goriintiiden kaldirilmis olur.
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yag (kisa T1)

CSF(uzun T1)

TI

Sekil 2.91 180 derece pulsu sonrasit farkli dokularin boyuna miknatislamalarinin
yeniden biiylimesi

Ters g¢evirme geri kazanma puls serisinde sinyal yogunlugu asagidaki denklemde

verilmistir:

TI TR TE
s=lp.(1-2eTi+e7).e7T (2.99)

TE

Burada p spin yogunlugudur (Bydder et al 1985). TE etkisi e 72 de goriiliir. TE, T2 ye
gore kisa olursa, T2 hassasiyeti en aza diiser ve ters ¢evirme geri kazanma puls serisi

(IR) T1 agirliklr olur. Tersine eger TE, T2 den biiyiik olursa o zaman bu terim biiyiik

olup ve ters ¢cevirme geri kazanma puls serisi (IR) T2 agirlikli oluyor. Ayrica (-28_% ),
T1 igeren ikinci terimdir. Ters ¢evirme geri kazanma puls serisinde sadece TR degeri T1
agirhigini kontrol etmez, secilen TI degeri de T1 agirliginda 6nemlidir. Boylece istenilen
doku bastirilabilir. Eger bu islem yag dokusunu bastirmak i¢in kullaniliyorsa bu puls
serisine STIR (short TI inverse recoveri) denir. Beyin-omurilik sivis1 (cerebral spinal
fluid (CSF)) bastiriimak istenirse bu puls serisine FLAIR (Fluid Attenuation Inverse

Recovery) denir.
2.5.4.1STIR

STIR ters ¢evirme geri kazanma puls serisi, kisa TI degerine sahiptir. Bir STIR dizisi
yag1 bastirir. Yag dokusunun sifirlama noktaya ulagmak icin gereken siireyi secerek,
yag dokusu goriintiiden kaldirilacaktir (yag kisa T1 zamanina sahip oldugu icin kisa TI
degeri segerek yag sinyali bastirilabilir). Bir STIR goriintiisiinde, TR degeri bastirilacak
dokunun T1 degerinden en az ii¢ kat daha biiyiilk olmalidir. TE degeri ile goriintii
kontrast1 kontrol edilir. Sekil 2.92°de goriildiigii gibi biiyiik TE artan kontrasta neden
olmustur. STIR serisi yagi siyah ve suyu parlak gosterir (Cameron 2003).
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Sekil 2.92 (a) TE 30 ms ile alinmig STIR goriintiisii, kisa TE’den dolayr T2 kontrasti
azalir (b) TE 90 ms ile alinmig STIR goriintiisti, biiyiik TE ile dokularin T2 kontrasti
artar

STIR serisinin dezavantajlar1 da vardir. Ornedin tarama siiresi uzar. STIR sadece yagi
baskilamiyor, T1 degerleri yag yakinlarinda (200-300 ms) olan diger dokular1 da bastirir
ve onlarin goriintiileri de giiriiltilii olur (Haacke et al 1999, Cameron 2003).

2.54.2 FLAIR

FLAIR serisi Sekil 2.93’te gosterildigi gibi farkli Tl zamani diginda STIR ile aym
sekilde ¢alisir. Tl zamanini beyin-omurilik sivi dokusunun (CSF) sifirlama zamanina
esit segilirse sinyali sifirlanir ve goriintiiden kaldirilir. CSF daha uzun T1 durulma
zamanina sahip oldugundan bu dokudan gelen sinyali bastirmak i¢in TI degeri STIR’a
gore daha uzun secilmelidir (Hajnal et al 1992).

M

- — -
-

Sinyal - .

Sekil 2.93 S1v1 baskilama ters ¢cevirme geri kazanma (FLAIR) egrisi
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FLAIR goriintiilerinde Sekil 2.94’te gosterildigi gibi CSF karanlik olarak goriilecektir.
Goriintii kontrastini kontrol etmek i¢in farkli segenekler vardir. Kisa TR ve TE degerleri
secilerek T1 agirlikli goriintiiler (siyah CSF ve siyah sivi) elde edilir. Uzun TR ve TE
kullanarak, T2 agirlikli goriintiiler (siyah CSF ve parlak sivi) elde edilebilir.

T2 FLAIR T1 FLAIR T1 spin yanka

Sekil 2.94 (a) T2 FLAIR, CSF siyah ama siv1 parlak goziikiir (b) T1 FLAIR, CSF ve
stv1 siyah goziikiir ve sivi ¢ok iyi ayirt edilemez (c) T1 spin yankida sivi goriintiide ¢cok
iyi ayirt edilemez (Hajnal et al 1992).

2.6 Goriinti Kontrasti

Kontrast, goriintiiniin acik ve koyu alanlar1 arasindaki parlaklik farkini belirtir. Sekil
5.95’te gosterildigi gibi yiiksek sinyal veren alanlar goriintii tizerinde parlaktir ve diisiik
sinyal veren alanlar ise goriintii izerinde karanliktir. Orta sinyal veren alanlar genellikle
gri renktedir. Biiyiik enine miknatislanma bilesenine sahip olan dokular, daha yiiksek
bir sinyal siddetine sahiptir (parlak). Kiigiik bir enine miknatislanma bilesenine sahip

olan dokular ise diisiik bir sinyal siddetine sahiptir (koyu).

Sekil 5.95 (a) T2 agirlikl1 goriintiilerde beyaz cevher orta sinyal verdigi igin goriintiide
koyu gri renkte goziikiir (b) kemik diisiik sinyal verdigi igin goriintiide siyah goziikiir
(c) CSF yiiksek sinyal verdigi i¢in goriintiide parlak goziikiir
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MRI'da, goriintiideki kontrast i¢ mekanizma, yani T1 geri kazanimi, T2 bozunumu veya

proton yogunlugu ile elde edilir.
2.6.1 T1 kontrasti

T1, bir uyarma sonrasinda miknatislanmanin baslangigtaki en biiyiik degerine (Mo) geri
donmesini ifade eden karakteristik siiredir. Burada kontrast i¢in frekanslar1 birbirinden
oldukga farkli olan yag ve CSF oOrnekleri géz oniine alinmistir. w = yBy(1 —0)
esitligine gore, CSF'deki hidrojen atomlar1 yagdakilere gore daha az perdelendikleri igin
frekanslar1 yagdaki hidrojen frekanslarina gore daha yiiksektir. Ayrica yagdaki hidrojen
atomlart CSF'den daha hizli spin-6rgii durulma etkisi gosterir ve buda yagm T1
stiresinin CSF'den daha kisa olmasina neden olur. Sekil 2.96°da gosterildigi gibi yag
vektorii CSF vektoriine gore daha hizli bir sekilde By ile yeniden ayni hizaya gelir. Bu
nedenle her hangi bir anda yagin boyuna miknatislanma vektorii CSF’den daha
biiytiktiir (Nishimura 1996, Hashemi et al 2011).

4 N

9o T YAG

t>0

CSF

>
Enine miknatislanma

\. .

Sekil 2.96 CSF ve yagin Byile ayn1 hizaya gelirken boyuna miknatislanma vektorlerinin
arasindaki fark

Belirli bir tekrarlama (TR) zamanindan sonra, bir sonraki RF pulsu uygulanir ve bu RF
pulsu yagin ve CSF'nin miknatislanma vektoriinii enine diizleme dogru cevirir. RF
pulsundan once yagda miknatislanma daha uzun oldugu i¢in yag spinlerinin
miknatislanma vektorii CSF ile kiyaslandiginda X-y diizlemine cevrildiginde enine
bileseni daha biiyiik olur. Bundan dolayr CSF'nin yaga gore genel sinyale olan katkisi
cok kiiclik olacagi anlamina gelir. Bu nedenle Sekil 2.97’de gosterildigi gibi yagin



yiiksek bir sinyali vardir ve T1 kontrast goriintiisii lizerinde parlak goriiniir ve diisiik

sinyali olan CSF karanlik olacaktir. Buna T1 agirlikli goriintiileme ad1 verilir.

Sekil 2.97 T1 agirlikli goriintiilerde yag parlak ce CSF koyu renkte goziikiir

Tekrarlama zamani (TR), iki uyarim pulsu arasindaki zamani ifade eder ve T1 kontrasti
icin ¢cok onemlidir. TR, bir sonraki RF pulsu tarafindan uyarilana kadar her vektoriin ne
kadar geri kazanabilecegini kontrol eder. Sekil 2.98’de gosterildigi gibi goriintiiniin T1
agirlikli olmast i¢in, TR'nin yeterince kisa olmasi gerekir, boylece yag ve CSF, Bg’a
tamamen geri donmeleri igin yeterince zaman kazanamazlar. TR ¢ok uzunsa CSF ve
yagin miknatislanma vektoriiniin geri donmesi igin yeterince zaman verilir ve bu

durumda, T1 kontrastindaki fark goriintiide gosterilemez.

Sekil 2.98’de iki dokunun farkli T1 zamanlar ile geri kazanilmasi gosterilmistir. Burada
kisa T1 zamanma sahip olan doku parlak goriinmektedir, ¢linkii TR araligr boyunca
boyuna miknatislanma vektoriiniin ¢gogunu geri kazanip ve daha gii¢lii bir MR sinyali
tiretir. Uzun bir T1 zamanma sahip olan doku ise koyu renktedir, ¢iinkii TR aralig
boyunca ¢ok fazla miknatislanma kazanamayip ve daha zayif bir MR sinyali iiretir

(Hashemi et al 2011).
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sinyal Daha iyi doku farkliliklart Dokukusa T1 le Dokular arasindaki fark yok
\ ¥ TI1 kontrasti zayif

YOSUIED 71 ontrast; daha iyi

N\

Dolcu uzun T1 ile

Zamarn

—
Kisa TR (500 MS) |

Uzun TR (1500 MS)

Sekil 2.98 T1 agirlikli goriintiileme i¢in TR ve T1 arasindaki iliski
2.6.2 T2 kontrasti

T2 siiresi, uyarildiktan sonra bir MR sinyalinin enine diizlemde bozunmasina ait
karakteristik siireyi ifade eder. T2 bozunmasi, komsu spinler arasindaki etkilesme
sonucunda ortaya ¢ikar. Yagdaki hidrojen atomlari arasindaki etkilesme su’ya gore daha
fazladir. Sonug olarak, yag i¢indeki hidrojen atomlari, enine miknatislanmasini CSF’ye
gore daha hizli bir sekilde kaybeder ve yagin T2 zaman1 CSF’ye gore daha kisa olur.
Spinler enine diizleme dondiiriildiikten sonra her hangi bir anda CSF’nin genligi yaga

gore daha biiyiiktiir. Bu nedenle Sekil 2.99°da gosterildigi gibi T2 agirlikli goriintiide

CSF, yag ve beyaz/gri cevher ile karsilagtirildiginda ¢ok daha parlak goriiniir
(Nishimura 1996).

Sekil 2.99 T2 agirlikli goriintiilerde CSF parlak ve yag koyu renkte goriintir
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Yanki zamani (TE) uygulanan 90" RF pulsu ile spinleri ayni fazli hale getirmek igin
uygulanan 180" pulsu arasinda gecen siirenin iki katina esittir. TE zamani sonunda MR
sinyalinde olusan bozunma telafi edilerek bir yanki olusturulur. Eger kisa bir yanki
zamani kullanilirsa, dokular arasindaki sinyal farkliliklar1 az olur ¢iinkii T2 durulmasi
yeni baslamis ve yanki toplama sirasinda sinyalin bozulmasi i¢in yeterince zaman
verilmiyor. Bu durumda ortaya ¢ikan goriintii diisiik T2 agirliklidir. Eger uzun yanki
zamani kullanilirsa, dokular arasindaki sinyal farkliliklar1 ve contrast degeri biiylik

olacaktir.

Sekil 2.100°de farkli iki dokunun T2 bozunumlart gosterilmistir. Belirli bir zamanda
kisa T2'ye sahip olan yag dokusu sinyalinin ¢ogunu kaybeder ve goriintii {izerinde koyu
renkte goriiniir. CSF uzun T2'ye sahip oldugu i¢in sinyalini diger dokuya goére daha az

kaybeder ve T2 agirlikli goriintiilerde yagdan daha parlak goriiniir (Hashemi et al 2011).

sittyal yoguntugu

lasa TE. iki dokm arasmdala

sinval farklilildar azdw
uzun TE. ikd doku arasmdald
sinyal farldihklan biiyiildtiir

Dol nmun T2 ile

/

Dok kasa T2 ile

P TE(ms)
2hms

100 ms

Sekil 2.100 T2 agirlikli goriintiilerde TE ve T2 arasindaki iligki
2.6.3 Proton yogunlugu agirhklandirma
Proton yogunlugu (PD) birim hacim basina uyarilabilir spin sayisidir. Proton yogunlugu

belirli bir dokudan elde edilebilecek en biiyiik sinyali belirler. Proton yogunlugu
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goriintiilerindeki goriintii kontrastt T1 veya T2 durulmasina bagli degildir. Alinan
sinyal, tamamen dokudaki proton miktarina bagimlidir. Daha az proton, diisiik sinyal
anlamina gelir ve goriintiide koyu olarak goziikiir ve daha fazla proton ¢ok fazla sinyal
iretir ve goriintii lizerinde parlak olur. Proton yogunlugu agirlikli goriintiideki kontrast,
T1 ve T2 kontrastinin etkisini en aza indirerek artirilabilir. Eger uzun bir TR zamani
secilirse hem yag ve hem CSF'de boyuna miknatislanma tamamen kararli duruma ulasir
ve gorintiinlin T1 agirligr azalir ve eger kisa bir TE zamani secilirse enine
miknatislanmanin bozulmasi i¢in yeterince zaman verilmez ve goriintiiniin T2 agirlig1

azalir. Sekil 2.101°de proton agirlikli bir goriintli gosterilmistir (Nishimura 1996).

Sekil 2.101 Uzun TR ve kisa TE ile Proton yogunlugu goriintiisii

Proton yogunlugu serisi, kemik veya bag dokusu yapilar1 (baglar ve tendonlar) gibi
diisiik sinyal yogunluklu yapilar1 degerlendirmede ¢ok yararlidir. Proton yogunlugu
agirhiklandirma genellikle yiiksek c¢oziiniirliiklii goriintiileme i¢in kullanilir. Proton
yogunlugu dizileri esas olarak beyin, omurga ve kas-iskelet sisteminin goriintiilenmesi
icin kullanilir (Nishimura 1996, Hashemi et al 2011).

2.7 Beyindeki Dokularmm T2 Ozellikleri

Sivilar en uzun T2 zamanina (700-1200 ms) sahiptirler ve su esasli dokular ise Yag

esaslt dokulardan daha uzun T2'lere (Sirasiyla 40-200 ms ve10-100 ms) sahip olur.
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Bir dokunun T2 6zellikleri spinlerin faz dis1 olma hizlari ile belirlenir. Eger bu spinler
hizli bir sekilde faz disi olurlarsa, kisa T2 zamanina ve yavas faz dist olurlarsa daha

uzun T2 zamanina sahiptirler.

H,O

Daha 6ncede sOylendigi gibi T2 bozunmasi, manyetik alan homojensizliginden veya
molekiiller arasinda spin-Spin etkilesimlerinden kaynaklanir. H,O'da, hidrojen protonlari
arasindaki mesafe hem molekiil i¢inde ve hem bitisik molekiiller arasinda nispeten
biiytiktiir. Bu nedenle H,O’da spin-spin etkilesimi ve sonucta faz dis1 olmasi diger
dokulara kiyasla ¢ok daha yavas bir hizda gerceklesir. Bu durumda H;O’nun T2
durulma siiresi uzun olur. Bir ¢6zelti i¢inde esas olarak 'serbest' olan su molekiilleri,
ornegin CSF, protonlar genis bir frekans araliginda presesyon hareketi yaparlar. Ancak
Larmor frekansinda presesyon yapanlarin sayisi az oldugu i¢in T1 durulmasi oldukca
uzun olur. Benzer sekilde diisiik frekansta titresen gok az sayida proton oldugundan T2
durulmasi yeterli degildir yani T2 durulma zamani da oldukca uzun olur. Simdi, biiyiik
(makro) molekiillere "bagli" olan su molekiilleri bir hidratasyon tabakasi olusturur,
ornegin miyelin, boylece diisiik frekansta ¢ok sayida protonu vardir, ¢linkii hareketleri
bag tarafindan sinirlandirilmistir. Bu durumda T2 durulma zamani serbest H,O
molekiillerine gore ¢ok daha kisadir. Aslinda T2 durulma stireleri o kadar kisadir ki, bu
molekiiller klasik MR goriintiileme cihazlariyla 'goriinmez' olur, ¢ilinkii uzun yanki

zamanlarinda yanki topladigimiz zaman sinyalleri tamamen bozulmus olur.
Beyaz cevher ve gri cevher

Siviya gore daha yogun yapidadirlar ve hidrojen protonlar1 arasinda birgok etkilesim
vardir. Cok sayida spin-spin etkilesimi daha hizli faz dist olmaya neden olur.

Dolayistyla, kat1 dokular i¢cin T2 degeri kisadir.
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Yag ve Proteinli dokular

Bu bilesikler, suya gore daha hizli faz dis1 olurlar. Proteinli doku veya yag dokusunun
T2 degerleri katilara yakindir. Ancak bu bilesikler beyin dokularinda bol miktarda
bulunduklarindan katilara gore daha yiiksek bir sinyal siddetine sahiptirler.

T2 egrisi su, kat1 ve yag dokulari igin Sekil 2.102°de gosterilmistir. H20 / s1v1 ¢ok uzun
bir T2'ye sahip oldugundan, yavas azalan bir T2 bozunma egrisine sahip olur. Kat1 doku
ve yag kisa T2'ye sahiptirler ve bu nedenle olduk¢a hizli bozunurlar. Proteinli sivi,

protein igerigine bagl olarak kisa veya orta T2'ye sahip olabilir.

I
I

Ne

5]

£ N\

=[N

= |

£

0]
| H20
i Yag
—t-———y—t——— Kat1

TE, TE, TE,

Zaman —

Sekil 2.102 Yag, su ve kat1 dokunun T2 bozunma egrileri

Sekil 2.102°de yeterince uzun bir TE (TE3) secilirse, her bir dokudan 6lgiilen sinyaller
asagidaki gibi degisir:

H20 en yiiksek sinyal siddetine sahiptir. Kat1 doku en diisiik sinyal siddetine sahiptir.

Yagin orta seviyede sinyal siddeti vardir. Proteinli sivi, protein igerigine baglh olarak
orta veya diisiik sinyal siddetine sahiptir. Daha kisa bir TE (TE2) alinirsa, yag ve H20
ayni sinyal siddetine sahip olur. TE daha kisa olursa (TE1), sinyalde sadece proton
yogunlugu etkisi elde edilir ki burada yag en yliksek sinyal siddetine sahiptir (¢ noktasi).
Proteinli sivi ayn1 zamanda yaga benzer yiiksek yogunluga sahiptir. Kati doku orta

sinyal siddetindedir ve H20 en diisiik sinyal siddetine sahip olur.
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2.7.1 Beyinde bulunan ii¢ farklh dokunun incelenmesi

Beyinde bulunan baglica dokular gri cevher, beyaz cevher ve beyin omurilik sivisidir
(CSF). Kisa TE zamanlarinda Sekil 2.103b’de gosterildigi gibi beyaz cevher ile gri
cevher i¢in sinyal siddetleri yiiksektir ama CSF ile beyaz cevher/gri cevher arasindaki
kontrast iyi degildir. TE’nin artmasi ile CSF ile beyaz cevher/gri cevher arasindaki
kontrast arttirtlmistir. Ayrica beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast kiiciik TE
zamanina gore azda olsa bir miktar artiyor. Ciinkii beyaz cevher akson demetlerinden
olusur. Bu aksonlar proteinlerin ve lipitlerin bir karisimi olan miyelin ile kaplanir (bu
miyelinli aksonlar uzun boylu ve kisa boylu fiberlerden olusurlar). Bu nedenle TE’ nin
artmast ile Sekil 2.103 b’de gosterildigi gibi beyaz cevher enine miknatislanmasini gri
cevhere gore kisa zamanda kaybeder yani kiicliik T2 zamanina sahiptir ve bu nedenle

beyaz cevher, gri cevhere gore biraz daha ¢ok bastirilir ve koyulasir.

Sinyal

Beyaz cveher - f=sirmo——

T T T

0 40 80 120 160
TE (ms)
(b)

Sekil 2.103 (a) Spin yanki serisi ile ¢esitli TE zamaninda ve TR=1500 ms de elde edilen
beyin goriintiileri (b) Beyin dokular1 i¢in sinyal siddeti TE'ye gore cizilmistir

Beyaz cevher, gri cevher ve CSF i¢in TE zamanina baghh T2 bozunum egrileri Sekil
2.104°te gosterilmistir. Beyaz cevher de miyelin kilifi yag gibi davraniyor. Daha verimli
bir enerji degisimi nedeniyle, gri cevherden daha kisa T2 bozunma zamanina sahiptir.
Bu nedenle T2 agirlikli MR goriintiilerinde beyaz cevher daha koyudur. CSF, H20 gibi

daha yavas faz dis1 olur ve béylece en uzun T2 zamanina sahiptir.
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Sekil 2.104 CSF, beyaz cevher ve gri cevherin T2 bozunma egrileri

T2 agurlikli gorintiilerde TE zamani uzun segilmelidir. Burada TE3 zamaninda CSF
parlak, Gri cevher orta siddette ve beyaz cevher koyu olarak goziikecektir. TE2
zamaninda beyaz cevher ve gri cevher ayni sinyal siddetine sahiptirler yani goriintiide

ayirt etmek zor olacaktir.

Patolojik lezyonlarin ¢ogunda, vazojenik 6dem (H2O igeren) nedeniyle yavas bir T1
durulma egrisi vardir. Ancak T1 durulma egrisi saf su kadar yavas degildir ve boylece
T2 agirlikli goriintiilerde TR uzun se¢ildiginden bir kontrast farki olusur. Benzer olarak
patolojik lezyonlarin ¢ogu (6rnegin Tiimor, 6dem, multipl skleroz [MS] plak) aym
zamanda uzun bir T2'ye sahiptir, ancak CSF kadar uzun degildir ve boylece TE
zamanlarinin uzun olarak secildigi, T2 agirlikli gortintiilerde bir kontrast farki olusur.
Yani patolojik lezyonlarin belirlenmesinde, T2 agirlikli goriintiiler avantaj saglar. T2
agirhikli goriintiileme i¢in patolojik lezyon ve diger dokulari igeren T1/T2 bozunma

egrileri Sekil 2.105°te gdsterilmistir.
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Sekil 2.105 CSF, beyaz cevher, gri cevher ve patolojik lezyonun T2 bozunma egrileri

TE2’de beyaz cevher ve CSF’nin ge¢is noktasina bakilirsa, CSF ve beyaz cevher TE2
de birlesmistir ve patolojik lezyon CSF ve beyaz cevherden daha parlak olacaktir bu
nedenle daha kolay tespit edilebilecektir. T2 agirlikli goriintiilerde su yiiksek sinyal
siddetine sahiptir ve Sekil 2.106°’da gosterildigi gibi patoloji siklikla ddem/sivi ile
iliskilidir ve bu nedenle T2 agirlikli gériintiileme patolojiyi saptamak i¢in ¢ok uygundur.

Sekil 2.106 Sol tarafta ¢evredeki 6dem ile beyin tiimdrii gosterilmistir. Hem tiimor hem
de 6dem T2 agirlikli goriintiilerde yiiksek sinyal siddetine sahiptir

86



3. MATERYAL VE YONTEM
3.1 Materyal

Bu calismada sunulan MR goriintiileri Ankara Universitesi Ibni Sina Hastanesi
Radyoloji Béliimiinde bulunan 1,5 T GE Signa ve 3 T Siemens Magnetom MR
goriintlileme sistemlerinden alinmistir. Bu arastirma i¢in mevcut cihazlarda kullanilan
hazir goriintiileme protokollerine ek olarak kontrast ile ilgili teorik bilgiler géz 6niinde
bulundurularak farkli yanki zamanlar1 kullanilmis ve bunlarin goriintii kontrasina
etkileri incelenmistir. Farkli olgular dikkate alindiginda degisik yanki zamanlar ile elde
edilen goriintiilerin bazilarinin hazir protokoldekinden daha iyi kontrast olusturdugu
gozlenmistir. Bu ¢alismada beyinde tiimor tanisi i¢in spin yanki serilerinin kullanilmasi
incelenmistir. Burada T2 agirlikli goriintillerde uygun parametrelerin secilmesi ve
bunlarin kontrasta etkileri iizerinde durulmustur. iki sistem igin hizli yanki serileri farkli

sekilde adlandirilmasina ragmen yapilan islem benzerlik olusturmaktadir.
3.2 Yontem

Bu tez ¢alismasinda kullanilan spin yanki teknigi ile aliman T2 agirlikli goriintiilerde
uyarma pulsu (90 RF pulsu) ve ortaya ¢ikan yanki arasindaki zaman, yanki zamani (TE)
olarak adlandirilir ve bu dizi, her bir TR zaman araliginda (tekrar zamani) tekrarlanir
boylece her bir tekrarda, k-uzayim bir satir1 farkli bir faz kodlama ile doldurulur. Yine
benzer olarak bu calismada kullanilan hizli spin yanki ile alman T2 agirlikli
goriintillerde ise yankilar arasinda faz kodlama gradyentinin birden ¢ok kez
degistirilmesi ile bir tekrarlama zamani igerisinde (TR), k-uzayinda birden fazla satir
elde edilir. Her bir TR zaman araliginda bir¢cok faz kodlama satir1, elde edildigi i¢in
hizl1 spin yanki serisi onemli olgiide goriintiileme siiresini azaltir. Bu g¢alismada 20
timor slipheli hastanin spin yanki T2 agirlikli aksiyal MR goriintiileri alinmistir. MR
goriintiileri incelenen hasta bilgileri ve goriintiileme i¢in secgilen TE parametreleri

Cizelge 3.1°de gosterilmistir.
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Cizelge 3.1 Tiimor slipheli hastalarin MR goriintiileri

Hastalar Yas/cinsiyet Kullanilan MR Uygulanan puls serisi Secilen TE
sistemi zamanlar1 (ms)
1 64/erkek A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 57-105-143
BEYIN
2 23/kadin A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 80-101-121
BEYIN
3 95/kadmn A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 60-101-141
BEYIN
4 72/kadmn A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 60-101
BEYIN
5 36/erkek A.U.siemens T2 agurlikli spin yanki 60-101-141
BEYIN
6 42/erkek A.U.siemens T2 agirliklt spin yanki 60-101-141
BEYIN
7 34/erkek A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 60-101-141
BEYIN
8 57/kadin A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 60-101-141
BEYIN
9 59/erkek A.U.siemens T2 agirlikli spin yanki 60-101-141
BEYIN
10 69/kadin A.U.siemens T2 agirlikli turbo spin 76-105-134
BEYIN yanki
11 55/kadm A.U.siemens T2 agirlikl turbo spin 60-101-141
BEYIN yanki
12 61/erkek A.U.siemens T2 agirlikli turbo spin 57-105-143
BEYIN yanki
13 49/erkek A.U.siemens T2 agirlikl turbo spin 67-105-143
BEYIN yanki
14 67/erkek GE T2 agirlikli hizli spin 62-120
yanki
15 29/kadmn GE T2 agirlikli hizli spin 55-120
yanki
16 23/erkek GE T2 agirlikli hizli spin 62-95-129
yanki
17 64/erkek GE T2 agirlikli izl spin 62-120
yanki
18 76/kadin GE T2 agirliklt hizlt spin 50.14-94.72-128.15
yanki
19 68/erkek GE T2 agirliklt hizli spin 55-95-120.15
yanki
20 68/kadin GE T2 agirliklt hizli spin 62-120
yanki
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4. BULGULAR VE TARTISMA

Hasta 1 (64 y, Erkek)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN

Toplam dilim sayis1 . 22
9.dilim

Sekil 4.1 64 yasinda tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
farkli TE zamaninda alinan (a) TE=57 ms (b) TE=105 ms ve (c) TE=143 ms aksiyal
MR goriintiileri

Siemens (37) ile ti¢ farkli TE zamaninda (TE=57 ms , TE=105 ms ve TE=143 ms) ii¢
MR goriintiisii alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem igin yalnizca
TE=105 ms olan goriintii elde edilir. Ancak bazi durumlarda tiimor kontrasti agisindan
rutinden bir miktar farkli TE zamani kullanmak avantajli olabilir. Bu calismada TE
zamani bir miktar artirilip, azaltilarak normal goriintii ile arasindaki kontrast farki
incelenmigtir. Her lic goriintii birlikte incelendiginde Sekil 4.1°de gosterildigi gibi
kenar1 sivi ile kaplanmig tlimor ile normal dokular arasindaki kontrast séz konusu
oldugunda TE=143 ms olan (c) goriintlisii, TE=57 ms ve rutin TE=105 ms i¢in alinan
MR goriintiilere gére daha iyidir. Bu calismada gosterildigi gibi tiimoér s6z konusu
oldugunda ayni dilim i¢in farkli TE zamanlarinda goriintiiler alip bunlar1 birlikte
degerlendirerek karsilagilacak yapmin daha iyi aydinlatilmasi agisindan son derece
onemlidir. TE degeri arttirildik¢a siv1 ile kat1 dokudan gelen sinyal siddetleri arasindaki

fark daha biiyliyecek yani daha iyi bir kontrast olusacaktir.
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Hasta 2 (23 y, Kadin)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
13. dilim

Sekil 4.2 23 yasinda olan tiimor siipheli kadin hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
farkli TE zamaninda alinan (a) TE=80 ms (b) TE=101 ms (c) TE=121 ms, aksiyal MR
goriintiileri

Siemens (37T) ile ti¢ farkli TE zamaninda (TE=80 ms, TE=101 ms ve TE=121 ms) ii¢
MR goriintiisii alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem igin yalnizca
TE=101 ms olan goriintii elde edilir. Her li¢ goriintii birlikte incelendiginde ¢ok biiyiik
fark olmamakla birlikte TE=121 ms olan (c) goriintiisinde sagdaki timoér siipheli
bolgenin kontrastt TE=80 ms ve rutin TE=101 ms i¢in alinan MR goriintiilerine gore
biraz daha iyidir. Ancak Hasta 1 durumunda oldugu kadar kati-sivi kontrasti
olugsmamistir. Bu durum tiimor siipheli ve ya tiimoriin baslangi¢ evresinde olmasi ile

ilgili degerlendirilebilir.
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Hasta 3 (95 y, Kadin)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
11. dilim

Sekil 4.3 95 yasinda olan tiimdr siipheli kadin hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
farkli TE zamaninda alinan (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms (c) TE=141 ms aksiyal MR
goriintiileri

Siemens ile ti¢ farkli TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisii g6z Oniine alimmistir. Bu goriintiilerde TE zamanin arttirilmasi ile
kontrast arttirtlmistir. 11. dilimde TE=141 ms olan (c) goriintiisiinde beyaz cevher ve
gri cevher arasindaki kontrast ve kitle ile diger dokular arasindaki kati-sivi kontrast

daha belirgindir.
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Hasta 4 (72 y, Kadin)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
14. dilim

Sekil 4.4 72 yasinda olan tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
farkl1 TE zamanlarinda alinan (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms, aksiyal MR goriintiileri

Siemens ile iki farkli TE (TE=60 ms, TE=101 ms) zamanlarinda alinan iki MR
goriintiisii gdz Oniine alinmistir. Bu goriintiilerde biiyiik TE de kontrast daha biiyiiktiir.
TE=101 ms olan (b) goriintiisiinde beyaz cevher ve gri cevher arasindaki kontrast ve

kitle ile diger dokular arasindaki kati-sivi kontrasti daha belirgindir.
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Hasta 5 (36 vy, Erkek)
Goriintiilenen ¢alisma :A.U. Siemens, BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
11. dilim

18. dilim

Sekil 4.5 36 yasinda olan tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli spin yank serisi ile
farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms (c) TE=141 ms aksiyal MR
goriintiileri

Siemens ile ii¢ farklt TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintilisii g6z 6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
icin yalmizca TE=101 ms olan (b) goriintii elde edilir. Her li¢ goriintii birlikte
incelendiginde 11 ve 18.dilimlerde TE=141 ms olan (c) goriintiisiinde soldaki timdr
stipheli bolgenin kati-sivi kontrast1 ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast

digerlerine gore biraz daha iyidir.
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Hasta 6 (42 y, Erkek)

Goriintiilenen ¢alisma - A.U. siemen, BEYIN
Toplam dilim sayis1 : 20
4. dilim

Sekil 4.6 42 yasinda olan tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
alian farkli TE zamanlarinda (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms (c) TE=141 ms aksiyal MR
goriintiileri

Siemens ile ti¢ farkli TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisti géz o6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
icin yalnmizca TE=101 ms olan (b) goriintii elde edilir. Her ii¢ goriintii birlikte
incelendiginde 4.dilimde TE=141 ms olan (¢) goriintiisiinde soldaki tiimoér siipheli
bolgenin kati-sivi kontrastit digerlerine gore biraz daha iyidir. 11. dilimde TE=60 ms

olan (a) goriintiisiinde beyaz cevher ile gri cevher i¢in sinyal siddetleri yliksektir ama
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kati-siv1 arasindaki kontrast iyi degildir ve TE’nin artmasi ile beyaz cevher ve gri

cevher arasindaki kontrast artiyor.

Hasta 7 (34 y, Erkek)

Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
13. dilim

17. dilim

Sekil 4.7 34 yasinda olan tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
alian farkli TE zamanlarinda (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms (c) TE=141 ms aksiyal MR
goriintiileri

Siemens ile ii¢ farkli TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintilisii g6z 6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem

icin yalnizca TE=101 ms olan (b) goriintiisii ile elde edilir. Her li¢ goriintii birlikte

incelendiginde 17.dilimde TE=141 ms olan (c) goriintiisiinde sagdaki timor siipheli
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bolgenin kati-sivi kontrasti digerlerine gore daha iyidir. Bu ¢alismada 13.dilimde’de
TE=60 ms olan (a) goriintlisiinde beyaz cevher ile gri cevher i¢in sinyal siddetleri
yiiksektir ama kati-sivi arasindaki kontrast iyi degildir ve TE’nin artmasi ile beyaz

cevher ve gri cevher arasindaki kontrast artiyor.

Hasta 8 (57 y, kadin)

Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
11. dilim

a b c

18. dilim

Sekil 4.8 57 yasinda olan tiimor siipheli kadin hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms (c) TE=141 ms aksiyal MR
gorilntiileri

Siemens ile ii¢ farklt TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan

tic MR goriintiisii géz O6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem

icin yalmizca TE=101 ms olan (b) goriintii elde edilir. Her ii¢ goriintii birlikte
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incelendiginde 11.dilimde TE=141 ms olan (c) goriintiisiinde sagda ve ortaya yakin
timor siipheli bolgenin kati-sivi kontrasti digerlerine gore biraz daha iyidir. Bu
calismada 18. dilimde TE=60 ms olan (a) goriintiisiinde beyaz cevher ile gri cevher igin
sinyal siddetleri yiiksektir ama kati-sivi arasindaki kontrast iyi degildir ve TE’nin

artmasi ile beyaz cevher ve gri cevher arasindaki kontrast artiyor.

Hasta 9 (59 y, Erkek)

Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
10. dilim

Sekil 4.9 59 yasinda olan tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli spin yanki serisi ile
farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=60 ms (b) TE=101 ms (c) TE=141 ms aksiyal MR
goriintiileri

Siemens ile ii¢ farkli TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintilisii g6z 6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
icin yalnmizca TE=101 ms olan (b) goriintii elde edilir. Her ii¢ goriintii birlikte
incelendiginde 10.dilimde TE=141 ms olan (c) goriintiisiinde sagdaki timor siipheli
bolgenin kati-sivi kontrasti digerlerine gore biraz daha iyidir. Burada tiimor stipheli
bolge parlak kaldigi i¢in sivi agirlikli olmahidir. Ancak TE=60 ms olan (a) goriintiisiinde
beyaz cevher ile gri cevher icin sinyal siddetleri yliksektir ama kati-sivi arasindaki
kontrast iyi degildir ve TE’ nin artmasi ile beyaz cevher ve gri cevher arasindaki kontrast

artiyor.
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Hizh Spin Yanki T2 Agirhkh Aksiyal MR Gériintiilerinin incelenmesi

T2 agirlikli hizli spin yanki (FSE) serisi kisa siirede elde edilmesi nedeniyle beyin ve
omurga goriintiileme i¢in konvansiyonel T2 agirlikli spin yanki (SE) serisi ile biiyiik
oranda yer degistirmistir. Kafa hareketini telafi eden ve hareket etkisi icermeyen hizli
spin yanki serileri, huzursuz hastalar i¢in uygundur. T2 agirlikli hizli spin yanki serileri
daha disiik CSF titresim artifaktlarina sahiptir ve yag sinyal siddeti nispeten parlak

gorinur.

Hasta 10 (69 y, Kadin)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
11. dilim

Sekil 4.10 69 yasinda olan tiimoér slipheli kadin hastadan, T2 agirlikli turbo spin yanki
serisi ile farkli TE zamanlarinda aliman (a)TE=76 ms, (b)TE=105 ms (c)TE=134 ms
aksiyel MR goriintiileri
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Siemens ile ii¢ farklt TE (TE=76 ms, TE=105 ms ve TE=134 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisii géz O6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
icin yalnmizca TE=105 ms olan (b) goriintii elde edilir. Her li¢ goriintii birlikte
incelendiginde 11.dilimde TE=134 ms olan (c) goriintiistinde sagdaki tiimor siipheli
bolgenin kati-sivi kontrasti digerlerine gore biraz daha iyidir ancak 11 ve 12.dilimde
TE=76 ms olan (a) goriintlisiinde beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast daha

bilyiiktiir.

Hasta 11 (55 y, Kadin)

Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN
Toplam dilim sayis1 : 20

13. dilim

19. dilim

Sekil 4.11 55 yasinda olan tiimoér siipheli kadin hastadan, T2 agirlikli turbo spin yanki
serisi ile farkli TE zamanlarinda aliman (a)TE=60 ms, (b)TE=101 ms (c)TE=141 ms
aksiyel MR goriintiileri
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Siemens ile ii¢ farklt TE (TE=60 ms, TE=101 ms ve TE=141 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisii géz O6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
i¢cin yalnizca TE=101 ms olan (b) goriintii elde edilir. Bu ¢aligmada ii¢ goriintii birlikte
incelendiginde TE’nin arttirilmasiyla kontrastin arttirilmasi goriiniir. 19. dilimde
TE=141 ms olan (c) goriintlisiinde soldaki tiimor siipheli bolgenin kati-sivi kontrasti
daha iyidir ve 13.dilimde ise (TE=141 ms de) beyaz cevher ile gri cevher arasindaki

kontrast digerlerine gore daha iyidir.

Hasta 12 (61 y, Erkek)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemens, BEYIN
Toplam dilim sayis1 : 20

15. dilim

Sekil 4.12 61 yasinda olan tiimor stipheli erkek hastadan, T2 agirlikli turbo spin yanki
serisi ile farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=57 ms, (b) TE=105 ms (c) TE=143 ms
aksiyal MR goriintiileri

Siemens ile ii¢ farklt TE (TE=57 ms, TE=105 ms ve TE=143 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisii gdz oniine alinmigtir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
i¢in yalnizca TE=105 ms olan (b) goriintii elde edilir. Burada yine de {i¢ goriintii birlikte
incelendiginde TE’nin arttirilmasiyla kontrastin arttirilmasi goriiniir. 15. dilimde
TE=143 ms olan (c) goriintiisiinde sagdaki tiimor siipheli bolgenin kati-sivi kontrasti ve

beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast digerlerine gore daha iyidir.
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Hasta 13 (49 y, erkek)
Goriintiilenen ¢alisma : A.U. Siemenes. BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
13. dilim

Sekil 4.13 49 yasinda tiimor siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli turbo spin yanki serisi
ile farkl1 TE zamanlarinda alinan (a) TE=67 ms, (b) TE=105 ms (c) TE=143 ms aksiyal
MR goriintiileri
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Siemens ile ti¢ farkli TE (TE=67 ms, TE=105 ms ve TE=143 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisii géz O6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
i¢in yalmizca TE=105 ms olan (b) goriintii elde edilir. Burada yine de ti¢ goriintii birlikte
incelendiginde TE’nin arttirilmasiyla kontrastin arttirilmasi  goriinir. 13, 16 ve
18.dilimlerde TE=143 ms olan (c) goriintiisiinde soldaki tiimor siipheli bolgenin kati-
stv1 kontrasti ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast digerlerine gore daha

iyidir.

Hasta 14 (67 vy, erkek)

Gorlintlilenen ¢aligma : MR, Beyin
Toplam dilim sayisi : 20
13. dilim

Sekil 4.14 67 yasinda tiimdr siipheli erkek hastadan, T2 agirlikli hizli spin yanki serisi
ile farkli iki TE zamaninda alinan (a) TE=62 ms ve (b) TE=120 ms aksiyal MR
goriintiileri

GE (1.5 T) ile iki farkli TE (TE=62 ms, TE=120 ms) zamanlarinda alinan iki MR
goriintlisli gz Oniine alinmistir. Burada iki goriintii birlikte incelendiginde biiylik TE’de
kontrast daha biiyiiktiir. 13.dilimde TE=120 ms olan (b) goriintiisiinde sagdaki tiimor

stipheli bolgenin kati-sivi kontrast1 ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast

diger goriintiiye gore daha iyidir.

102



Hasta 15 (29 y, Kadin)
Goriintiilenen ¢alisma : BEYIN

Toplam dilim sayis1 : 20
15. dilim

a b

Sekil 4.15 29 yasinda tiimor siipheli olan bir kadin hastadan, T2 agirlikli hizli spin yanki
serisi ile iki farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=55 ms, (b) TE=120 ms aksiyal MR
goriintiileri

GE (1.5 T) ile iki farkli TE (TE=55 ms, TE=120 ms) zamanlarinda alinan iki MR
goriintiisii géz Ontine almmustir. Burada iki goriintii birlikte incelendiginde aralarinda
cok az fark goriiniir ancak 15.dilimde TE=120 ms olan (b) goriintiisii sagdaki timor

stipheli bolgenin (6dem) kati-sivi kontrastt ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki

kontrast diger goriintiiye gore biraz daha iyidir.
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Hasta 16 (23 y, Erkek)

Gorlintlilenen ¢aligma : MR, Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
13. dilim

Sekil 4.16 23 yasinda tiimdr siipheli olan bir erkek hastadan, T2 agirlikli hizli spin yank1
serisi ile farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=62 ms, (b) TE=95 ms (c) TE=129 ms
aksiyal MR goriintiileri

GE (1.5 T) ile ii¢ farkli TE (TE=62 ms, TE=95 ms ve TE=129 ms) zamanlarinda alinan
tic MR goriintiisii g6z Oniine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu islem
icin yalnizca TE=95 ms olan (b) goriintii elde edilir. Bu ¢alismada yine de ii¢ goriintii
birlikte incelendiginde TE’nin arttirilmasiyla kontrastin arttirilmasi goriinir. 13. dilimde
TE=129 ms olan (c) goriintiisiinde sagdaki tlimor siipheli bolgenin kati-s1vi kontrast1 ve

beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast digerlerine gore daha 1yidir.
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Hasta 17 (64 y, Erkek)

Goriintiilenen ¢alisma : MR, Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
13. dilim

a

Sekil 4.17 64 yasinda tiimor siipheli olan bir erkek hastadan, T2 agirlikli hizli spin yank1
serisi ile farkli iki TE zamaninda alinan (a) TE=62 ms, (b) TE=120 ms aksiyal MR

goriintiileri

GE (1.5 T) ile iki farkli TE (TE=62 ms, TE=120 ms) zamanlarinda alinan iki MR
goriintlisli gz Oniine alinmistir. Burada iki gortintii birlikte incelendiginde biiylik TE de
kontrast daha biiylktiir. 13. dilimde TE=120 ms olan (b) goriintiisiinde soldaki timor
stipheli bolgenin kati-sivi kontrasti ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast

diger goriintiiye gore daha iyidir.
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Hasta 18 (76 y, Kadin)

Goriintlilenen ¢alisma : MR, Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
14. dilim

Sekil 4.18 76 yasinda tiimor siipheli olan bir kadin hastadan, T2 agirlikli hizli spin yanki
serisi ile farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=50.14 ms, (b)TE=94.72 ms (c)
TE=128.15 ms aksiyal MR goriintiileri

GE (1.5 T) ile t¢ farkli TE (TE=50.14 ms, TE=94.72 ms ve TE=128.15 ms)
zamanlarinda alinan ti¢c MR goriintiisii géz 6niine alinmistir. Normal protokolde (rutin
cekimlerde) bu islem i¢in yalnizca TE=94.72 ms olan (b) goriintii elde edilir. Bu
caligmada yine de ii¢ goriintii birlikte incelendiginde TE’nin arttirilmasiyla kontrastin
arttirilmasi gorliniir. 14 ve 18.dilimlerde TE=128.15 ms olan (c¢) goriintiisiinde sagdaki
timor slipheli bolgenin kati-sivi kontrasti ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki

kontrast digerlerine gore daha iyidir.
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Hasta 19 (68 y, Erkek)

Gorlintlilenen ¢aligma : MR, Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
14. dilim

Sekil 4.19 68 yasinda tiimor siipheli olan bir erkek hastadan, T2 agirlikli hizli spin yank1
serisi ile farkli TE zamanlarinda alinan (a) TE=55 ms (b) TE=95 ms (c) TE=120.15 ms
aksiyal MR goriintiileri

GE (1.5 T) ile ii¢ farkli TE (TE=55 ms, TE=95 ms ve TE=120.15 ms) zamanlarinda
alian ic MR goriintiisii g6z oniine alinmistir. Normal protokolde (rutin ¢ekimlerde) bu
islem i¢in yalnizca TE=95 ms olan (b) goriintii elde edilir. Burada yine de ii¢ goriintii
birlikte incelendiginde TE’nin arttirllmasiyla kontrastin arttigi gortilir. 12 ve
14 dilimlerde TE=120.15 ms olan (c) goriintiisiinde soldaki tiimér siipheli bolgenin kati-
sivi kontrasti ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki kontrast digerlerine gore biraz

daha iyidir.
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Hasta 20 (68 y, Kadin)

Gorlintlilenen ¢aligma : MR, Beyin
Toplam dilim sayis1 : 20
12. dilim

14. dilim

Sekil 4.20 68 yasinda tiimor siipheli olan bir kadin hastadan, T2 agirlikli hizli spin yanki
serisi ile farkli iki TE zamaninda alinan (a) TE=62 ms, (b) TE=120 ms aksiyal MR
goriintiileri

GE (1.5 T) ile iki farkli TE (TE=62 ms, TE=120 ms) zamanlarinda alinan iki MR
goriintlisli gz Oniine alinmistir. Burada iki goriintii birlikte incelendiginde biiylik TE de
kontrast daha biiyiiktiir. 12 ve 14.dilimlerde TE=120 ms olan (b) goriintiisiinde soldaki
timor siipheli bolgenin kati-sivi kontrasti ve beyaz cevher ile gri cevher arasindaki

kontrast diger goriintiiye gore daha iyidir.

108



T2 agirlikli hizli spin yanki (FSE) goriintiileri T2 agirlikli konvansiyonel spin yanki
(SE) gorintiilerle karsilagtinlarak Sekil 4.21°de gosterildigi gibi J-coupled® (J
ciftlenmis) ve J-decoupled (J-ayrilmis) sinyaller arasindaki fark goriilebilir. Hizli spin
yanki goriintiilerinde, yag sinyalleri oldugundan daha parlaktir, ¢linkii protonlar
ciftlenimi ayrilir (J-decoupled) ve T2’leri biraz uzatilir. Geleneksel spin yanki
goriintiilerinde, lipidlerdeki J ciftlenmesi (J-coupled) T2 degerlerini diisiiriir ve daha

koyu bir goriiniime sahip olur.

Sekil 4.21 Benzer TE ile spin yanki (SE) ve hizli spin yanki (FSE) i¢in temsili resimler.
(a) spin yanki serisi ile TR=1500 ms, TE=120 ms ve tarama siiresi 4 dakika da elde
edilen goriintii (b) hizli spin yanki serisi ile TR=2735 ms, TE=102 ms, ETL=5 ve
tarama siiresi 1 dakika 46 saniye ile elde edilen goriintii. Yagin goriiniimiinde ve tarama
zamanlarinda oldukga fark goziikiir

1J-coupled J ciftlenmesi komsu atomlar tizerindeki hidrojen ¢ekirdegi arasindaki bir etkilesimdir ve
rezonans pikinin béliinmesine neden olur.

109



5. TARTISMA VE SONUC

Calisgmamizin bu boliimiinde literatiirde T2 agirlikli spin yanki goriintii kontrastina
yonelik yapilan arastirmalarla tez kapsaminda yapilan Ol¢iim sonuglarinin literatiirle

kiyaslanmasina ve sonuglara yer verilmistir.
5.1 Literatiir Ozeti

1986 yilinda Steven E. Harms ve arkadaslarinin 10 kisi {izerinde yapmis olduklar
arastirma sonucunda, her 10 o6rnek i¢in dort farkli yanki zamaninda T2 agirlikh
gorlintliler alinmis ve incelenmistir. Bu ¢alismanin sonucunda tiimdr ile 6dem
arasindaki en belirgin kontrast TE = 240 ms de olmak {iizere, sirasiyla TE = 150 ms,
TE=90 ms ve TE=30 ms’den elde edilmistir. Bu ¢alismadan alinan sonuglar da bizim

yaptigimiz ¢alismayla uyum icerisindedir (Harms et al 1986).

1994 yilinda Peter A. Bandettini ve arkadaslari, spin yanki Bold (Blood Oxygenational
Level Dependent) kontrasti kullanarak, 1.5 T’da yapmis olduklari karsilastirmali
arastirmada, farkli TE’lerde (TE=0-20 ms) almis olduklar1 goriintiileri gbz Oniinde
bulundurmuslar ve TE zamani ile goriinti kontrastinin dogru orantili oldugunu
gbzlemlemistirler. Bizim c¢aligmamizla paralel olarak daha uzun TE zamanlarinda elde

edilen goriintiilerde daha 1yi goriintii kontrast1 elde etmislerdir (Bandettini et al 1994).

2004 yilinda, Richard. Jones ve arkadaslarinin yapmis olduklar1 ¢alismada spin-yanki
parametrelerini optimize etmistirler ve bu optimizasyon sonucu SNR ve MRI
kontrastinin artmasi saptanmistir. Bu arastirmada optimize edilmis T2 agirlikl serilerde
TE’nin artmasi ile SNR’1n goreceli olarak diismesi ancak buna karsin beyaz cevher ile
gri cevher arasindaki kontrastin (CNR) dort kat artis1 gozlemlenmistir. Bu ¢alismadaki
bulgularda bizim elde ettigimiz sonuglarla uyusum gostermektedir (Jones 2004).

2013 yilinda Bernd Andre Jung ve Matthias Weigel in yapmis olduklar1 arastirma
sonucunda, spin-yanki serisinde, iki farkli yanki zamani karsilagtirtlmistir (TE: 10 ms ve
TE=100 ms, TR~2500 ms). Bu ¢alismada TE=100 ms de CSF daha parlak ve beyaz
cevher ile gri cevher arasinda daha iyi bir kontrast saglanmistir. Bu sonucun bizim

calismamizla uyumlu oldugu gozlenmistir (Jung, AB et al 2013).
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2016 da Hao Li ve arkadaslar1 yapmis olduklar1 calismada T1 agirlikli ve T2 agirlikli
goriintiileri karsilagtirarak beyin tlimoriiniin, T1 agirlikli goriintillerde diisiik siddette
oldugunu (hypointensity) ve T2 agirlikli gorintiilerde yiliksek siddette oldugunu
(hyperintensity) goézlemistirler (Li et al 2016).

5.2 Sonug¢

MRG de en temel inceleme, aksiyal T2 agirlikli, aksiyal proton yogunlugu ve sagital T1
agirlikli goriintiilerden olusur. Aksiyal T2 agirlikli goriintiiler, odaksal neoplastik
lezyonlar1 daha iyi saptayabilir. T2 agirlikli goriintiilerde, uzun T2 zamanina sahip
stvilar diger dokulara gore daha parlak bir goriiniime sahip olur. Bu durum beyindeki

tiimdrlerin teshis edilmesinde etrafini saran 6dem sivisinin belirlenmesi i¢in 6nemlidir.

Manyetik rezonans goriintiillemede, spin yanki ve gradyent yanki olarak adlandirilan iki
temel puls serisi vardir. Spin yanki puls serisinde, gradyent yankiya gore gercek T2

agirlikl goriintiiler elde edilir.

Spin yankida, temel parametreler TR ve TE dir. Uyarma pulsu (90°RF pulsu) ve ortaya
c¢ikan yanki arasindaki zaman, yanki zamani (TE) olarak adlandirilir ve bu dizi, her bir
TR zaman araliginda (tekrar zamani) tekrarlanir. Spin yankida TR ve TE sec¢imine bagli
olarak T1, T2 veya PD agirlikli goriintiiler tiretilebilir. Spin yanki serisi ile T2 agirlikli
goriintiileri elde etmek i¢in, doku kontrasti tizerindeki T1 etkisini azaltmak i¢in uzun TR
ve dokular arasindaki sinyal farkliliklar1 daha belirgin olmasi i¢in uzun TE gerektirir
(ancak TE ¢ok uzun olursa, sinyal kaybolmus olacaktir). Tarama siiresi dogrudan TR’ye
bagli oldugu i¢in bu seride tarama siiresi uzundur. TR yeterince uzun olursa (tam T1
durulmasina izin vermek i¢in) farkli TE’lerde c¢esitli dokularin sinyal siddeti
Olciildiiginde, TE’nin artmasi ile bu dokularin sinyal siddetlerinin azaldigi goriiniir
ancak dokularda sinyal siddeti diiserken sivilarda sinyal kaybi1 az olur ve daha uzun siire

parlak kalir ve kontrast artar.

Kisa TE'de gri cevher, beyaz cevher ve CSF arasinda ¢ok az bir kontrast bulunurken,

daha uzun TE'ler goriintiilerin T2 agirliklandirmasini gelistirir.
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Beyin dokularinin T2 degerleri hiicrelerdeki su, hiicre dist su ve miyelin tabakalari
arasindaki su gibi farkli doku-su ortamlarinda farklilik gosterir. Ancak T2 degerleri,

demir konsantrasyonundan da etkilenebilir.

T2 agirlikl goriintiiler genellikle 'patoloji' taramalar1 olarak diistiniiliir, ¢iinkii anormal

stv1 birikimleri, normal dokuya gore daha parlaktir.

Beyindeki lezyonlarin diger dokulara gére daha belirgin hale gelmesi i¢in T2 agirlikli
Spin yanki ve hizli spin yanki serilerinin kullanilmasi gerekmektedir. Bu ¢alismada
Siemens ve GE MRG sistemleri kullanilmistir. T2 agirlikli spin yanki serisi ile alinan
goriintiilerde TE zamani 50-140 ms arasinda degistirilmistir. Birgok goriintli i¢in ii¢
farkli TE zaman1 alinmistir. Normal protokol orta degerde iken daha kisa ve uzun TE
zamanlar1 kullanilmistir. Farkli olgular dikkate alindiginda, hazir protokole gore TE

zamani yaklasik 40-50 ms uzun secildiginde daha iyi kontrast elde edildigi gézlenmistir.
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EK-1

HASTALARDAN/GONULLULERDEN BiLGILENDIRILMIiS GONULLU
OLUR FORMU

Arastirmanin Adi: Manyetik Rezonans Goriintiileme ile Beyin Tiimdrleri Tanisinda
Kullanilan Spin Yanki Goriintiileme Teknikleri igin Uygun Parametrelerin Segiminin

Aragtirtlmasi.

Sorumlu Arastirmaci: Prof. Dr. Ali Yaman

Aragtirmanin Yiiriitiilecegi Yer: Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisii
SAYIN GONULLU: Sizi bir aragtirmaya davet etmek istiyoruz.

Calismanin amaci: MR Goriintiileme icin  yapilan standart islemlerdeki bazi
parametrelerin  degistirilmesi  ile  hastalikli  dokunun daha 1iyi kontrastla
goriintiilenmesine yonelik bir aragtirmadir. MR goriintlisii olusturulurken standart
protokoller kullanilmakta ve bunun tizerinden goriintii olugturulmaktadir. MR goriintiisii
olustururken rutin olarak kullanilan TR, TE ve TI gibi zaman parametreleri uygulanan
radyo frekans1 pulslar1 arasindaki zamanlar1 anlatmaktadir. Bu zamanlamada yapilacak
degisiklikle daha iyi goriintli kontrasti ve hastalik tanis1 yapilabilmektedir. Bu ¢alismada
standart puls serisi protokolii uygulanacak ve buna ilaveten Ornegin TE zamani
degistirilmek suretiyle yeni bir goriintii daha almacak ve bu iki goriinti
karsilastirilacaktir. Bu esnada size uygulanan islem 3-5 dakika uzayabilir bunun disinda
zararl bir durum s6z konusu degildir. Béylece varsa hastalikli bolgenin daha kesin bir
tanis1 yapilabilecegi umulmaktadir. Bu ¢alismada 18 - 65 Yas araliginda beyin timori
MR incelemesi istenilen ve cinsiyet sinirli olmadan 20 goniilliiniin bu calismaya

katilarak bize yardimeci1 olmas1 planlamaktadir.

Sayin gonillii, sizinle ilgili olarak alman bilgi yalnizca bilimsel amaglhi olarak

kullanilacak ve isimleriniz gizli tutulacaktir. Bu ¢alismaya katilim kendi isteginize
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baghdir. Arastirmaya katilmayir kabul edebilirsiniz. Eger istemezseniz bu calismaya
katilmayabilirsiniz, kabul ettikten sonra da istediginiz herhangi bir anda mazeret
gostermeksizin calismadan ¢ikabilirsiniz. Arastirmact da size arastirmaya uyum
saglayamamaniz veya benzeri nedenlerle sizi arastirma dis1 birakilabilir. Aragtirma ile
ilgili bir sorunuz oldugunda yardime arastirict Yalda ZEKRIdir. Arastirma hakkinda
ek bilgi almak i¢in ya da ¢alisma ile ilgili herhangi bir sorun i¢in 0312 212 67 20 no.lu
telefondan Prof. Dr. Ali YAMAN’a basvurabilirsiniz. Arastirma rutin islem ig¢inde
degerlendirilecektir. Arastirmanin size ve bagli bulundugunuz Sosyal Giivenlik

Kurumuna herhangi bir ek maliyeti yoktur.
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GONULLU OLUR FORMU

“Manyetik Rezonans Gorilintiilleme ile Beyin Timorleri Tanmisinda Kullanilan Spin
Yanki Goriintiileme Teknikleri I¢in Uygun Parametrelerin Segiminin Arastirilmas:”
konulu ¢alisma bana sozlii olarak agiklandi. Calisma ile ilgili tiim sorularima tatmin
edici yanitlar aldim. Bu calismaya katilmay1 kendi rizamla goniillii olarak katilmay:

kabul ediyorum.

Oluru Alan arastirmact

Yalda ZEKRI

Goniilliiniing
Adi-Soyadi
Tarih

Imza
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