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Niikleer Tip goriintiileri organ metabolik diizensizliklerin saptanmasi ile ilgili énemli bilgi
saglar. Bilgisayarli Tek Foton Emisyon Tomografi (Single Photon Emission Computed
Tomography, SPECT) ve Pozitron Emisyon Tomografisi (Positron Emission Tomography,
PET) sistemleri bu amag i¢in kullanilan baslica sistemlerdir. Niikleer tip uygulamalarinda
hastaligin dogru teshisini saglayan optimum goriintli kalitesi i¢in bu sistemlerin kalite kontrol
ve performans testlerinin yapilmasi gereklidir. Bu ¢alismanin amaci, niikleer tip gortintiileme
sistemlerinde  kullanilan tomografik goriintii olusturma yontemleri ve goriinti isleme
parametrelerinin - goriintii  kalitesine etkisinin arastirilmasidir. Bu amag¢ dogrultusunda
tomografik goriintiiler, bir SPECT ve bir PET sistemi kullanilarak farkli performans 6l¢iim
fantomlar1 (Jaszczak, Hoffman 3-D Beyin Fantomu) araciligiyla filtre geriye projeksiyon
(Filtered Back Projection, FBP) ve tekrarlayici (3D-Ordered Subset Expectation Maximization,
OSEM) kesit goriintiisii elde etme yontemleri ve farkli goriintii isleme parametreleri (filtre,
tekrar sayisi, alt grup sayisi, filtre genisligi ve biiylitme faktorii) kullanilarak olusturulmustur.
Foton azalim diizetmesi i¢in, SPECT ve PET sistemleri ile birlesik olarak kullanilan
bilgisayarli tomografi (BT) sistemlerinden elde edilen transmisyon goriintiileri kullanilmistir.
Farkli parametre ile olusturulmus her goriintii iizerinde % rms, kontrast, homojenite, kontrast
glirtilti oran1 (Contrast to Noise Ratio, CNR), radyoaktif tutulum oram (Radioactivity
Concentration Ratio, RCR)ve tomografik uzaysal ayirma giicii (FWHM) 6l¢iilmiistiir. Olgiimler
sonucunda, uzaysal ayirma giiciiniin ve kontrastin PET sisteminde SPECT sistemine gore daha
yiiksek oldugu, 3D-OSEM tekrarlayici teknikte ise 4-6 tekrar ve 8-16 alt grup se¢iminin kabul
edilebilir bir goriintii kalitesi i¢in optimum oldugu sonucuna varilmstir.

2015, 131 sayfa

Anahtar Kelimeler: Niikleer tip, Goriintii Kalitesi, Algoritma, Filtre, Foton azalimi, Jaszczak,
Hoffman, NEMA, Uzaysal ayirma giicii, Kontrast, Giiriiltii, Homojenite.



ABSTRACT
Master Thesis

INVESTIGATION OF THE SYSTEM SOFTWARE PARAMETERS EFFECTS ON
THE TOMOGRAPHIC IMAGES IN THE COMBINED SINGLE PHOTON
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Nuclear medicine images provides important information about metabolic abnormality of the
organs. SPECT and PET systems are the main imaging systems using for this purpose.
Quality control and performance tests of these systems are necessary for the optimum image
quality required for correct diagnosis in nuclear medicine applications. The aim of this study is
to investigate effect of tomographic image reconstruction methods and different image
processing algorithms on tomographic image quality. for this purpose, tomographic images
were reconstructed by using both filtered back projection and 3D-OSEM tomographic images
reconstruction methods and different image processing parameters like filter, iteration number,
subset number, filter width and zoom factor and different performance measurement phantoms
(Jaszczak, Hoffman 3D- Brain phantom) for each SPECT and PET imaging systems. For foton
attenuation correction in both SPECT and PET, CT transmission images were used. Relative
noise (% rms — %root mean square), contrast, homogeneity, contrast- noise ratio (CNR),
radioactivity concentration ratio and spatial resolution were measured for each tomographic
image formed by using different prameters. As a result of the measurements, the spatial
resolution and contrast in the PET system were better than that in SPECT system and 4-6
iterations and 8-16 subsets for 3D-OSEM method were observed as the optimum choice for
acceptable image quality.

2015, 136 pages

Key words: Nuclear medicine, image quality, Algorithm, Filter, Photon attenuation, Jaszczak,
Hoffman, NEMA, Spatial resoluation, contrast, Noise, Uniformity.
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1.GIRIS

Tipta hastaliklarin teshisinde goriintiileme yontemleri ¢ok Onemli bir yere sahiptir.
Genel radyolojik goriintiileme tekniklerinde anatomik bilgi elde edilirken, niikleer tipta
organlarla ilgili fonksiyonel bilginin elde edilmesi amaclanir. Goriintiileme, hastaya
verilen radyoaktif maddeden yaymlanan pargaciklarin (pozitron) doku ile etkilesmesi
sonucunda ¢ikan fotonlarin algilanmasi ve Olgiilmesi temeline dayanir. Planar ve
tomografik goriintiilerin alinmas: ile hastaya ait bilgiler elde edilir. Bunun i¢in gama
kamera, bilgisayarli tek foton emisyon tomografisi (SPECT) ve pozitron emisyon
tomografisi (PET) kullaniimaktadir. SPECT ve PET sistemlerinde, hastaligin dogru bir
sekilde teshisinin saglanmasinda goriintii kalitesi cok 6nemli bir yer tutmaktadir. Ancak
niikleer tipta goriintii kalitesi, foton azalimi, foton sagilmasi gibi fiziksel sebeplerin
yani sira hasta hareketi ve kesitlerin elde edilmesinde tercih edilen matematiksel
algoritmalar nedeniyle etkilenmektedir. Goriintii kalitesinin temini igin goriintiileme
sistemlerinin kalite kontrol ve performans testlerinin yapilmasi en Oncelikli
konulardandir. Goriintii kalitesini olumsuz etkileyen enstriimantasyon uyumsuzlugu ile
ilgili sorunlarm goriintii isleme teknikleri ile belirli dl¢iide giderilebilmesidir. Bunun
yani sira uygun goriintii isleme teknikleri kullanilarak niimerik sonuglarin elde edilmesi
de miimkiin olur. Gorintii isleme teknikleri en fazla goriintiideki giiriiltiiniin
azaltilmasi, keskinligin ve ayirma giicliniin iyilestirilmesi amacina uygun olarak yapilir.
Ancak bu algoritmalarin hatali veya bilingsiz kullanilmasi klinik incelemelerde yanlis

teshislere yol acabilir.

Bu ¢alismanin amaci, Jaszcazak ve Hoffman 3-D Brain fantomlar: kullanilarak SPECT
ve PET sistemlerinde klinikte kullanilan goriintii isleme parametrelerinin ve kesit elde
etme algoritmalarinin goriintii kalitesine olan etkilerinin incelenmesidir. Bu amacla,
rolatif giiriiltli, homojenite, kontrast, kontrast-giiriiltii oran1 (CNR) ve radyoaktivite
tutulum oran1 (RCR) gibi parametreler Ol¢iilmiis ve klinikte kullanilan yazilim
parametrelerinin dogrulugu arastirilmistir. Calismalar Atatiitk Arastirma ve Egitim
Hastanesi Niikleer Tip Anabilim Dalinda, Siemens Biograph 6 True Point PET/CT ve
GE Infinia Hawkeye 4 SPECT/CT sistemlerinde gerceklestirilmistir. Kesit

goriintiilerinin degerlendirilmesinde ImageJ yazilimi kullanilmustir.



Tezin birinci bolimiinde PET/CT ve SPECT/CT sistemlerinin kuramsal temelleri
anlatilmistir. Materyal ve Yontem boliimiinde tez ¢alismasi sirasinda goriintiilerin elde
edilmesi i¢in kullanilan Jaszcazak ve Hoffman fantomlarinin 6zellikleri ve goriitiiniin
elde edildigi PET/CT ve SPECT/CT sistemleri hakkinda bilgiler verilmistir. Bulgular
boliimiinde ise gontiitli lizerinde yapilan degerlendirmeler sunulmustur. Son boliimde

ise tez calismas1 boyunca elde edilen bulgular literatiir ile karsilastirilarak tartigilmistir.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1 PET Sisteminin Genel Prensipleri

2.1.1 Pozitron Anhilasyon Olay1

Pozitron Emisyon Tomografi (PET), niikleer tipta kullanilan bir goriintiileme
sistemidir. Hastaya pozitron yaymimi yapan radyonuklitler enjekte edilir ve bu
pozitronlarin viicut i¢erisinde elektronlarla ile etkilesmesi sonucunda meydana gelen
anhilasyon fotonlarinin dedeksiyonlar1 sonucunda kaynak haline gelen organin

goriintiisii elde edilir.
B"+ e — y(511keV) + ¥ (511keV)

Pozitron tiim kinetik enerjisini ¢evre atomlara vererek yavaslar ve ortamda bulunan
bir elektron ile etkileserek yok olur. Sonugta elektron ve pozitron durgun kiitle
enerjilerine (511 keV) esdeger enerjide iki anhilasyon fotonu birbirleri ile ters yonde
(180° sahnirlar (sekil 2.1). Ortaya ¢ikana anhilasyon fotonlar1 karsilikli detektdrlerde
detekte edilir. Anhilasyon fotonlar1 iki detektor arasmda “’yamt ¢izgisi’’ (Line Of
Response - LOR) adi verilen diiz bir ¢izginin herhangi bir noktasindan ¢ikmuslardir
[10].
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Sekil 2.1 Pozitron anhilasyon fotonlarmin olusumu [33]



2.1.2 Anhilasyon Fotonlarin Deteksiyonu

PET sisteminin en 6nemli hususlarindan bir tanesi, pozitron anhilasyonu sonucunda
meydana gelen fotonlarin eszamanli olarak detekte edilmesidir. Bu amag igin tiim
detektorler karsilikli olarak yerlestirilmistir ve bir es zaman devresi kullanilir (sekil
2.2). Anhilasyon fotonlarinin Kkristal ile etkilesmesi sonucunda dedektor ¢ikisinda
pulslar elde edilir. Bu pulslarin genlikleri gelen fotolarin enerjileri ile orantilidir. Bu
pulslar yiikselte¢ iginde sekillendirildikten sonra mantik pulslarma gevrilip es zaman
devresine gonderilir. Mantik pulslarmin iist liste gelmemeleri ve aymi anhilasyon
olayina ait iki ayr1 foton olarak kayit edilmesi i¢in es zaman devre penceresi genisligi

(t) miimkiin oldugu kadar dar segilir [10].
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Sekil 2.2 PET sisteminde kullanilan es zaman sayim devresi [10]

2.1.3 Farkh Cakisma Olaylan
Kaynak icerisinde gercek es zamanli anhilasyon fotonlarinin salindigi ¢akigsmalardan
baska, ¢ok sayida farkli foton cakisma olaylarinin da ger¢eklesmesi miimkiindiir,

Bunlar:

Gercek cakisma : Bu tiir ¢akismada ayni anhilasyon olayina ait fotonlar es zamanli

olarak kayit edilir.



Sagilan radyasyon ¢akismasi : Bu tiir cakigmada ayni1 anhilasyon olayina ait

fotonlardan bir tanesi sagilir, ancak yine de iki foton es zamanli olarak kayit edilir.

Rastgele cakisma : Bu tiir cakismada ayni anhilasyon olayina ait olmayan iki foton

sacildiktan sonra es zamanli olarak kayit edilir.

Coklu cakisma : Bu tiir cakigsmada farkli anhilasyon olaylarina ait fotonlar farkli olay

olarak ve es zamanl olarak kayit edilir.

Sekil 2.3 PET sisteminde ¢akigma tiirleri : (a) gergek ¢akisma , (b) sagilmis ¢akisma

(c) Rastgele cakigma , (d) Coklu ¢akigma [32]



2.2 PET Sisteminin Dedektor Ozellikleri
PET sistemlerinde kullanilabilecek sintilasyon dedektorleri ile ilgili ¢ok sayida ¢alisma

bulunmakla beraber, PET teknolojisinde sadece birka¢ tanesi yaygin olarak

kullanilmaktadir. ~ Sintilasyon dedektdleri ve bazi1 Ozellikleri g¢izelge 2.1

gosterilmektedir. PET sisteminde dedektor secilirken asagidaki gibi bazi 6zelliklere
dikkat edilmelidir.

1- 511 keV’li fotonlar igin lineer durdurma giicii.

2- Sintilasyon soniim (bozunma) siiresi (decay time)

3- Gelen gama fotonlarin basina sintilatdrden salinan sintilasyon fotonu sayist

4- Dedektor ayirma giici

Dedektor durdurma giicii, fotonlarin dedektor ortamindaki kat ettigi mesafeyi belirler

ve bu mesafe dedektdor materyalinin kiitle sogurma katsayisina ve dolayisiyla

yogunluguna ve etkin atom numarasia (Zes) baghdir.

Cizelge 2.1 Bazi kati sintilasyon dedektorler ve 6zellikleri [7]

Etkin atom Isik verimi . . . N
Yogunluk | Soéniim u(em™) % Enerji ayirma
Sintilator | numarasi 5 (Isik foton
(o/cm?) | siiresi (ns) /511 keV | giicii/511keV
(Zetr) sayisi/keV)

Nal(TI) 51 3,67 250 38 0,34 7,8
BGO 74 7,13 300 6 0,96 10
BaF2 54 4,89 0,6 2 0,44 11,4
GSO 59 6,71 50 10 0,67 9,5
LSO 66 7,40 40 29 0,87 10,1
YSO 34 4,53 70 46 0,39 12,5

CslI(TI) 54 4,51 1000 52 0,483 4,53

LYSO 65 7,2 50 25 0,87 20

- ;,L(cm'l) : lineer azalim katsayis1.

- % Enerji ayirma giicii % R =[AE /E] x 100




Kristal {izerine gelen anhilasyon y fotonlar1 kristal materyali (sintilatdr) ile etkileserek
gorlinlir bolgede 151k fotonlarin ¢ikmasina neden olur. Ortaya ¢ikan 151k fotonlarinin

dalga boylar1 kristalden kristale degisir ve kristal materyaline baghdir (Cizelge 2.1).

Daha once bolim 2.2°de bahsedildigi, segilen sintilasyon kristallerinin 511 keV
enerjideki anhilasyon fotonlar1 durdurma giicii yiiksek olmalidir. Bunun igin Kristalin
etkin atom numarasinin ve yogunlugunun yiiksek olmasimini gerektirir. Ayrica kristalin
gelen fotonlara ¢ok cabuk yanit verebilmesi gerekir. Nal(TI) kristalinin 151k verimi
(foton/keV) ¢ok yiiksek olup bozunum zamani ise olduk¢a uzundur (250 ns) , ayrica
diisiik yogunlugu nedeniyle durdurma giici BGO, LSO ve GSO ‘ya gore daha azdir .
BGO kristali daha uzun bozunma zamanina sahiptir (300 ns) ve 1sik verimi Nal(TI)
kristaline gore nispeten diisiiktiir [7], ancak durdurma giicii son derece yliksektir ve
kullanildig1 PET sistemlerine yiiksek hassasiyet kazandirir. Enerji ayirma giiciiniin kotii
olmas1 nedeniyle ¢ok sayida sagilan foton dedekte edilir, bu nedenle bazi sistemlerde
dedektdor Oniine kolimatér gorevi yapacak kursun veya tungsten septalar
yerlestirilmistir. GSO kristali, PET incelemeleri i¢in daha iyi 6zellikleri olan bir
kristaldir. GSO kristali, LSO’ye gére daha diisiik lineer durdurma giicii (0.67 cm™/ 511
keV) ve 1sik verimi (10 foton/keV) olmasina ragmen daha iyi enerji ayirma giiciine
sahiptir. LSO’nun temel bir problemi igeriginde dogal bir radyoaktif izotop olan Lu-
176 bulunmasidir. Ancak PET sisteminde bir problem yaratmaz ¢iinkii bu izotop

tarafindan salman enerji 511 keV’den dusiiktiir [7] .

2.3 Puls Yiikseklik Analizorii

Detektorden ¢ikan elektrik pulslari, yiikseltecte sekillendirildikten sonra puls yiikseklik
analizoriine (Puls Height Analayser - PHA) gonderilir. PHA‘de iki tane elektrik
pencere bulunmaktadir, bunlar alt seviye ayiricist (LLD) ve iist seviye ayiricisi
(ULD)’dir (sekil 2.4) . Bu iki pencerenin arasina (AE) gelen pulslar gecer ve mantik
pulslarina ¢evirilir. Baska bir ifade ile PHA belli bir araliktaki gelen pulslarin
gecmesine izin verir. Genelde Radyasyon dedeksiyon detektorlerinde analizoriin alt
seviye ayiricisi tam dogal fon seviyesinde ayarlanmaktadir. Niikleer tipta goriintiiyii
olusturacak elektrik sinyali organdan sag¢ilan 1ginlari1 igermemelidir, bu nedenle analizor

penceresi(AE) ¢ok dar bir sekilde ayarlanir. Bu sekilde goriintii kalitesi artar, ancak bu



sefer dedeksiyon etkinligi azalir. PET sisteminde analizor pencere genisligi (AE)
yaklagik 350 — 650 keV ve pencere merkezi tam 511 keV*e ayarlanir [7].

Gerilim \\ L LD
VIV
Gerilim L _'_

Sekil 2.4 Puls yiikseklik analizorii (PHA) [30]

2.4 Fotogogaltic1 Tiipler - PMT

Yukarida goriildiigii gibi anhilasyon fotonlarinin kristal ile etkilesmesi sonucunda 151K
fotonlar1 salinir ve bu 1s1k fotonlari, sistem elektronigi tarafindan kullanilarak elektrik
pulslarmna gevrilir (Sekil 2.5). Genelde foto gogaltici tiipler kii¢iik boyutlarda tasarlanir.
Bunun nedeni, 15181 sinyale ¢evirme etkinliklerinin yiiksek olmasi ve uzaysal ayirma
giiciiniin 1iyilestirilebilmesidir. Foto ¢ogaltici tliplerin en O&nemli stiinliikleri
algiladiklar1 151k miktarinin ¢ok diisiik olmasi durumunda bile yiiksek kazanglaridir.
Ideal durum her kristale tek bir foto cogaltici tiipiin baglanmasidir, ancak PMT lerin
belirli bir boyut altinda yapilmalar1 miimkiin degildir. Cogu zaman fototiiplin direkt
olarak sintilatére baglanmasi miimkiin degildir ve tiip ile kristal arasina yerlestirilen
151tk klavuzu (light pipe) ile sintilasyon 1s1ginm yiiksek bir etkinlik ile tiipe
yonlendirilmesi miimkiin olur. Bu tabakanm bir diger yarar1 iizerine gelen 151 tim
fotokatod lizerine yaymasidir. Genelde 151k klavuzlar1 optik gecirgenligi ve kirilma
indeksi yliksek olan maddelerden yapilir. Gama kameralarin detektorlerinde yer alan

genis alanli Nal(TI) kristalleri baz1 PET sistemlerinde kullanilmaktadir (Sekil 2.6).



Sistemin geometrisine bagl olarak bu kristaller diizlemsel yada egimli olarak
tasarlanmigtir. Sistemin ayirma giicii kristallerin boyutuna baghidir bu nedenle SPECT
sistemlerinde kullanilan kristaller yaklagik 10 mm kalinliginda segilirken, 511 keV
enerjideki fotonlarin1 durdurabilmesi igin PET sistemlerinde asgari 25 mm kalinlik
kullanilmaktadir. Ancak bu durumda sintilasyon fotonlarinin yatay dagilimi artar ve
dolaysiyla kristal i¢ci compton etkilesmeleri ¢ogaldigindan uzaysal ve enerji aymrma

gli¢leri bozulmaktadir [7].
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Sekil 2.5 Foto ¢ogaltici tiip [34]
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Sekil 2.6 Nal(TI) kristali PMT tizerine yerlestirilmesi [34]



2.5 PET Sisteminin Dedektor Tasarim Ozellikleri

Halka tipi PET sistemde en fazla blok detektorler kullanilmaktadir. Bu tasarimlarda
blok seklindeki kristalin bir yiizeyinde ¢ok ince boyutta ayrik dedektor elementleri elde
edilir. Bu ayrik detektorlerin birbirinden optik olarak izole edilmesi i¢in her dedektore
ayr1 bir 151k klavuzu saglar ve 151¢m lateral dagilmasmin oniine gecilir (Sekil 2.7).
Optik izolasyon, yariklara yansitici bir maddenin konulmasi ya da kristaller arasinda
cok ince bir bosluk birakilmasi (0.2 mm) ile saglanir. Foto tiiplerin bloklar tizerinde
yerlestirilmelerinde sekil 2.8de gosterildigi gibi 4 tiipiin tiim blogun igerisinde kalacagi
klasik tasarimdan baska, her tiip alanmin dortte birinin bir blok tarafindan paylasildig:

(ceyrek paylasim) tasarimlar vardir.

Blok dedektorler yan yana getirilerek (Sekil 2.10) aksiyel yonde daha genis halkalar
elde edilir ve PET sisteminin sayimm verimi arttirilirken tarama siiresi azaltilmis olur

[10].
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Sekil 2.7 8x8 detektor elemant Sekil 2.8 Foto tiiplerin kristallere baglantisi. Klasik
iceren blok detektor tasarimi tsarim (sol), ¢ceyrek paylasim (sag)

Foto tiipler

Ayrik kristaller

Sekil 2.9 Fotogogalticr tiiplerin blok Sekil 2.10 Blok detektorler yan yana halka
detektdrlere baglanmasi [35] seklinde yerlestirilmesi (Halka detektorler) [35]
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1.7 PET SISTEMLERI

Genel olarak, PET sistemleri blok detektorler halinde tasarlanir. Bu detektorler kismi
veya tam geometride halkalar seklinde yerlestirilir ve bu halkalarin ¢ap1 yaklasik 80-90
cm civarindadir. Tam geometrideki halkalar dairesel wveya altigen seklinde
tasarlanmistir. Yeni PET sistemlerinde kismi halka geometri kullanilir ve blok
detektorler karsilikli olarak yerlestirilmistir. PET sistemlerinin  baz1 detektor
konfiglirasyonlar1 sekil 2.11°‘de gosterilmektedir. Yeni PET sistemlerinde aksiyel
yondeki goriis alani sabittir ve tiim viicut taramalarinda goriis alani bilgisayar ile
kontrol edilmektedir. Tim viicut taramasi i¢in, hasta farkli pozisyonlarda
yerlestirilebilir. PET sisteminin, tiim viicut taramasi igin aksiyel goriis alani lireticisinin

tasarimina bagli olarak degigsmektedir [2].

Sekil 2.11 PET sisteminin farkli detektor konfigiirasyonlari : (a) Tam halka dairesel ve
sabit konfigiirasyon, (b) Kismi halka dairesel ve hareketli konfigiirasyon
(c) Altigen ve sabit konfigiirasyon (diizlemsel detektor), (d) Gama kamera
konfigiirasyonu (hareketli diizlemsel detektér) [2]
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2.6 Bilgisayarh Tomografi Sistemi - BT

Bilgisayarli tomografisi fikri 1963 yilinda Cormak tarafindan ortaya atilmis ve
radyolojide yeni bir yol agmustir. Bilgisayarli tomografi ile ilgili ilk basarili klinik
uygulamamlar 1967 yilinda G.Hounsfield tarafindan gerceklestirilmis ve 1971 yilinda
hastanelerde uygulamaya baslamis olup, giiniimiizde en ¢ok kullanilan goriintiileme
tekniklerinden bir tanesi olmustur. BT sistemi genelde dort pargadan olugmaktadir.

Bunlar; gantri, X-1sin tiipii, dedektor dizisi ve hasta yatagidir.

Gantride karsilikli olarak yerlestirilmis X-1s1n tiipii, hasta yatagi ¢evresinde donme
hareketi yaparken bircok acida elde edilen goriintiiler, kesit gorintiilerinin

olusturulmasmda kullanilir [36].

X-Ismn Hipii

X- 1511 demeti

X-151n detektsrleri

Sekil 2.12 X-isinlar1 hastadan gectikten sonra detektorlerde detekte edilmesi

Dedektorlere ulasan x 1sinlar1  hasta viicudundan gecerken viicudun degisik
dokularinda degisen oranlarda azalima ugrar (Sekil 2.12). Ancak bu detektorlerden bir
tanesi referans olarak kullanilmaktadir, yani hastadan gegmeyip azalima ugramayan X
isinlarint 6lgmektedir. Azalima ugrayan (N) ve ugramayan (Ng) X 1sinlar1 birbirleri ile

kiyaslanarak azalim katsayis1 (i) asagidaki formiil kullanilarak hesaplanir.

N=No exp(-u) D)

Burada t, X 1sinlarin gegtigi kalinliktir. Olgiilen azalim katsayilar: sistemin hafizasinda
bir gdriintii olarak kayit edilir (Sekil 2.13).
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Hafizadaki Gérunta CT# Gray
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- +1000 Gérinti
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- -1000

Sekil 2.13 Goriintlilerin HU numaralarina ¢evrilmesi [10]

Kesit goriintiilerini azalim katsayilar1 olusturur. Bu katsayilar daha sonra Hounsfield
Numaralarina (Hounsfield Units) ¢evrilir. Goriintiilemenin amacina gore belirli bir HU
araligi istenilen gri seviyede gosterilir. Sekil 2.13°de rakamlar keyfi olarak alinmistir,

gercek p degerlerini temsil etmemektedir.

2.7 BT Sistemin Tasarim Ozellikleri

BT sistemi daha once bahsedildigi gibi ( Boliim 2.6) ii¢ ana kisimdan olugsmaktadir.
Masa gantri boslugu icerisine girip c¢ikabilir. Her bir kesit goriintlisii toplama islemi
tamamlandiktan sonra hasta yatagi bir miktar ilerlemektedir. Bu sekilde hastanin
incelenen bolgesinden ardigik kesitler almabilir. BT sistemin kesit alma esasina
dayanan bir goriintiileme yOntemi oldugu icin istenilen kesit kalinligina esit kalinlikta
bir X 151 demeti yeterli olacaktir. Bu nedenlerle tiipten ¢ikan X 1ginlar1 kolime edilerek

yelpaze seklinde bir demet haline getirilir (sekil 2.14).

X- 1310 tlipli

X- 151n dedektorleri tiipii

Sekil 2.14 Coklu kesit BT Sistemi [36]
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Daha sonraki tasarimlarda gantri’nin donme ve hasta yataginin siirekli hareketleri
senkronize edilmis ve helikal tomografiler ortaya ¢ikmustir (Sekil 2.15). Helikal
sistemlerde goriintii kalitesi, radyasyon dozu agisindan kullanici tarafindan segilmesi
gereken onemli bir parametre olan pitch faktorii (PF) tek ve ¢ok kesitli sistemler igin
tanimlanmaktadir. Tek kesitli sistemler icin pitch faktorii, 360° rotasyon siiresince olan
masa hareket miktarinin tek kesit kalinligina orani olarak hesaplanmaktadir. Cok
kesitli sistemlerde ise bu faktor, detektor ve X 15 demet genislikleri i¢in ayr1 ayri
tanimlanir. 360° rotasyon siiresince olan masa hareket miktarmin X 1sin demet
genisligine oran1 kolimator pith ve rotasyon siiresince olan masa hareketinin detektor
genisligine oran1 dedektor pitch olarak tanimlanmaktadir. Pitch faktoriiniin 1°den
biiyiilk olmas1 durumunda daha genis bir saha taranir, ancak goriintii kalitesi diiser,

radyasyon dozu da azalir [10].

W
[ A L
|

Sekil 2.15 Coklu Kesit Helikal BT Sistemi [36]

2.8 PET/BT Sistemleri

Ik basta, fonksiyonel tomografik goriintiileme cihazlar1 (SPECT, PET ) ve anatomik
goriintiileme cihazlar1 (BT, MRI gibi) ayr1 sistemler seklindeydi, yani her sistem ayr1
bir tasarim ve ayri bir gantri i¢inde yer almaktadir. Bu ayr1 sistemler ilk olarak 1960
yillarinda birlestirildi ve bu birlestirilme sayesinde ilk fiizyon goriintiisii elde edilip
hekimlere teshis agisindan kolaylik saglanmis oldu. Ancak bu sistemlerin birlesiminin
avantajlar1 olmasina ragmen dezavantajlar1 da mevcuttur. Bunlardan bir tanesi, hastanin

her iki cihazda ayn1 pozisyonda olmamasidir. Ilk basta beyin igin goriintii fiizyonu MR,
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BT ve PET ile basari ile yapilmistir, ancak en sik karsilasilan sorun hizalamadir ve bu
sorun lazer ve hasta lizerine isaretleyiciler yapistirilarak ¢oziilmiistiir [2]. Fonksiyonel
PET ve SPECT gibi goriintilleme yontemleri genellikle diisiik anatomik bilgi, diisiik
uzaysal ayirma giici ve yiliksek giriiltiiye sahiptir. Farkli sistemlerden gelen
goriintiilerin birlestirme sorunlarmi ¢dzmek i¢in bir yol, cihazlarin birlestirilrmesidir
(emisyon ve transmisyon ). Birlestirilen cihazlara ¢oklu modalite denir (Sekil 2.16 ve
2.17).

Sekil 2.16 Siemens Biograph 6 PET/BT sistemi

PET/BT gibi bir cihazda elde edilen goriintii (tek bir ¢alismada) hem anatomik bilgi
(BT) hem fonksiyonel bilgiye (PET) sahiptir. Ayrica PET/BT sisteminde elde edilen
veriler tamamlayicidir. BT dogru anormal yapilar1 lokalize ederken, PET de anormal
metabolizma alanlar1 vurgulamak i¢in kullanilir. Ayrica birlestirilmis PET/BT
sisteminin en biiyiikk avantajlar1 BT ile elde edilen goriintiiniin farkli diizeltme
islemlerinde kullanilmasidir, bunlar kismi hacim etkisi diizeltmesi (Paritial volume

corrections ) ve foton azalim diizeltmesidir (Attenuation correction) [2].
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(b)

BT PET

Sekil 2.17 PET/BT sistem igerigi. (a) BT ile goriintii toplanmasi, (b) PET ile goriintii
toplanmasi [31]

2.9 SPECT Sistemi

SPECT’in temeli 1917 yilinda Avustralyali matematik¢i J. Radon tarafindan
yayinlanan bir makale ile atilmistir. Bu yayinda radon iki ya da ii¢ boyutlu bir objenin
cesitli agilar altindaki goriiniimlerinin yeniden elde edilebilecegini vurgulamistir. 1922
yilinda radyolojide X- 15in tiipi hasta iizerinde dondiiriilerek tomografi denemeleri
yapilmig, fakat objenin ii¢ boyutlu yapisinin olusturulmasi ancak bilgisayarli

tomografinin gelistirilmesiyle anlam kazanmustir.

2.9.1 SPECT Sisteminin Genel Prensipleri

Konvansiyonel gama kamera sistemlerinde, organdan yayilan gama fotonlar1 kolimator
tarafindan yonlendirilerek detektor elementi olan Nal(Tl) kristalin tizerine distirtiliir.
Kolimatoriin bir islevi de, cevreden gelen ve goriintii sahasina girmesi istenmeyen
fotonlarm durdurulmasmi saglamaktadir. Nal(TI) kristali, {izerine diisen gama
fotonlarmi durdurarak enerjileri ile orantili sintilasyon fotonlar1 ¢ikarir. Sintilasyon
fotonlar1 151k klavuzu tarafindan odaklanip PMT’lerin girisindeki fotokatoda
carptirilarak buradan elektronlarin kopmalarina sebep olur. A¢iga ¢ikan elektronlar
PMT icindeki daynodlar arasinda yiiksek gerilim etkisiyle hizlandirilir ve giderek
sayilar1 artar. Elektronlar PMT disindaki anoda toplanir ve sonugta bir elektrik sinyali

elde edilir. Bu sinyal, gesitli elektronik iinitelerde siddetlendirilip, sekillendirildikten
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sonra iki boyutlu (planar) bir goriintiiye doniistiiriilmektedir. Konvansiyonel gama
kameralarda, ii¢ boyutlu bir objenin tek bir agida iki boyutlu bir goriintiisii (Radyoaktif
madde dagilimi) elde edilir, yani bu sistemler obje derinligi ile ilgili bilgiler
vermemektedir. Bu sorun SPECT sisteminin ortaya ¢ikmasima neden olmustur. SPECT
sisteminde detektor hasta etrafinda donerek (Sekil 2.18) ii¢ boyutlu goriintiiler elde
edilir (tomografik goriintiiler). Boylece obje derinligi ile ilgili bilgiler elde edilebilir.
Niikleer tipta tomografik goriintiileme prensibi hasta etrafinda, farkli agilardan hastadan
salman radyasyon dedeksiyonuna dayanmaktadir ve bu Emisyon Bilgisayarli
Tomografi olarak adlandmrilir (Emission Computed Tomography - ECT). ECT
adlandirilan bu ydntemde fakli matematiksel algoritmalar ve izotoplar (**"Tc, '#I,

67Ga) kullanilarak tomografik goriintiiler (kesit goriintiileri) elde edilmektedir.

Gantri

Sekil 2.18 Cift detektorliit SPECT sistemi, gantri hasta etrafinda donerek goriintii
toplamasi [3]

2.9.2 SPECT Sistemlerinin Tasarim Ozellikleri

[lk SPECT sistemleri 1960 yillarmin basinda degisik detektdrler kullanilarak
tasarlanmisti. Ancak daha sonra 1970 yillarinda Anger gama kameralar1 SPECT
sistemlerinin temel bileseni olmustur. Detektoriin genis goriis alani sayesinde ayni anda
birden fazla kesit bilgisinin toplanmasi, bu sistemlerde miimkiindiir. Baslangigta tek
detektorlii olarak tasarlanan bu sistemler 1990 yillindan sonra iki ve ii¢ detektorlii
olarak gelistirilmislerdir (Sekil 2.19).
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(a) (b) (c)

Sekil 2.19 SPECT sistemlerinin farkli tasarimlari : (&) Tek detektorlii sistem,(b) Cift
detektorlii sistem ,(c) Ug detektorlii sistem

5% <>
< g

Birden fazla detektor olmasinin tstiinliikleri:

1) Saymm veriminin artmasi ile goriintiiler daha kisa bir siirede toplanabilir.
2) Sayim veriminin artmasi nedeni ile yiliksek ayirma gii¢lii kolimatorler de
kullanilabilir, boylece yiiksek ayirma gii¢lii goriintiiler elde edilebilir.

SPECT detektorlerindeki bir diger gelisme ilk zamanlarda dairesel olarak yapilan
detektor sekillerinin dortgen olarak tasarlanmasidir. Dairesel detektor ile tiim agilar
sonucu elde edilen hacim silindir degil kiiredir. Dolasiyla transvers kesitler goriis alani
boyunca farkl capta diskler olarak goriintiilenir ve sadece merkezi kesit tiim detektor
capindadir. Bu nedenle biiyiik boyuttaki organlarin {ist ve alt kisimlarindan elde edilen
kesit goriintiileri goriis alaninin digina ¢ikabilir. Dedektor seklinin dortgen yapilmasiyla

bu sorun ¢oziillmistiir (Sekil 2.20) [10].

(a)

(b)

Sekil 2.20 SPECT sisteminde kesit goriintiilerinde goriis alaninin detektor sekline
bagli olarak degisimi , (a) Dairesel detektor ,(b) Dortgen detektor
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2.9.3 SPECT Sisteminde Tomografik Bilgilerin Toplanmasi

SPECT sistemimde detektor hasta etrafinda donerek farkli agilarda bilgi (Goriintii)
toplanmaktadir. Ancak optimum bir goriintii elde edebilmek icin bilgi toplama
parametrelerinin ¢ok dikkatli bir sekilde segilmesi gerekmektedir. Bu parametrelerden;

e Kolimator se¢gimi

e Matris boyutu

e Donme capi

e Orbit (donme yoriingesi) Se¢imi
e Projeksiyon sayisi

e Projeksiyon basma gecen siire

Kolimator Secimi

Kolimator, hasta ile detektor kristali arasina yerlestirilen bir aragtir. Kolimatorler
hastadan farkli yonlerde ¢ikan ve kaynak ile ilgili her hangi bir bilgi tasimayan sagilan
ismlart durdurmak igin kullanilir. Genelde kolimator yapisinda yogunlugu ve atom
numarasi yiiksek olan melzemeler (Tungsten veya Kursun) kullanilmaktadir. Kolimator
tasarimimda en 6nemli husus, etkin bir sayim hassasiyeti ile elde edilecek goriintiilerin
organla ilgili detaylar1 iyi bir ayirma giicii ile vermesidir. Bir baska ifade ile kolimator

secilirken hassasiyet ile aymrma giicii arasinda bir tercih yapilmalidir.

Genelde kolimatorler ¢ok kanalli ve tek delikli (pinhole) olmak tizere ikiye ayrilir. Cok
kanallilar paralel, birbirine yaklasan (konverjan) ve birbirine uzaklasan (diverjan)

olmak tizere ti¢ siniftir (Sekil 2.21).

Sekil 2.21°de gosterildigi gibi paralel kolimator halinde goriintiilenecek obje ayni
boyutta goriintillenmektedir. Diverjan kolimatér halinde goriintiilenecek obje
kiigiiltiilerek goriintiilenmektedir (bliyiikk organlar1 goriintiilemek igin). Konverjan ve
Pinhole kolimatorlerde goriintiilenecek obje biiyiitiilerek goriintiilenmektedir (Kiiglik
organlar1 goriintiilemek i¢in). Kolimatér deliklerinin sekil, uzunluk, cap ve

diizenlenisleri kolimatdr performansini etkiler.

e Yiiksek ayirma giiclii kolimatdlerinde delik sayis1 fazla, ¢ap kiiciiktiir.

e Yiiksek hassasiyet kolimatdrlerinde delik sayis1 az, cap biiyiiktiir.
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(a) (b)

Dedektor

Dedektor |

) ] |
RITHTHHRTITHTN Kotimatse

‘?I".: '||'A
s\t

Dedektor

Sekil 2.21 SPECT sitemin Kolimatérleri : (a) Paralel delikli kolimatér , (b) Diverjan
kolimatér , (€) Konverjan kolimatér , (d) Pinhole kolimator [29]

Matris Boyutu

Cogu SPECT sistemlerinde, goriintii matris boyutu goriintiileme moduna ve
goriintiilenecek objenin minimum boyutuna bagli olarak degismektedir. Ornegin statik
(planar) goriintileme modunda matris boyutu 64x64 secgilmektedir. Ornekleme
teorisine gore belirli frekanstaki bir objeyi goriintiileyebilmek igin 6rnekleme frekansi
obje frekansindan en az iki kat biiyiik olmalidir (Nyquist Frekanst). Bagka bir ifade ile
belirli boyutta bir objeyi goriintilleyebilmek igin goriintli piksel boyutu obje
boyutundan en az iki kat kiiciik olmalidir. Ornegin 540 mm gériis alanli (FOV) bir
gama kamerada, Zoom Faktorii 1.4 ve goriintli matris boyutu 64x64 ise, goriintii piksel
boyut 6 mm olacaktir. Sonugta goriintiilenebilecek obje boyutu 1.2 cm ve yukarisidir.
Bazen SPECT sisteminde oOzellikle kemik taramalarinda, uzaysal ayirma giiciinii

iyilestirmek i¢in goriintii matrisi 128x128 olarak kullanilmaktadir [6].
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Donme Capt

Kesit goriintiilerinde uzaysal ayirma giicii detektor-hasta mesafesine bagli olarak
degismektedir. Bu nedenle tarama sirasinda detektor-hasta mesafesi minimuma
indirilmeye calisilmaktadir. Genelde kalp incelemelerinde detekt6r-hasta mesafesini
minimum yapmak amaciyla detektor acilar1 180° veya 270° yapilmaktadir. Ayrica
hastanin arka ve on kisimlarindan ¢ikan faydali (azalima ugramamis) foton sayisi
fazladir boylece sistemin hem hassasiyeti hem uzaysal ayirma giicli artmis olur (Sekil
2.22). Yeni SPECT sistemlerinde, gantri i¢inde bir sensor kullanilmaktadir. Boylece

gantri hastaya degmeden detektor-hasta mesafesi minimuma indirilmektedir [10].

o W s
/

J

(90% e

.\ /
\ | |

\ / //

W‘ —  Gantri \ — \-- \ it /./

Sekil 2.22 SPECT sisteminde detektor pozisyonlari [3]

Paralel pozisyon (180°) '. | Dik pozisyon )

Orbit (donme yoriingesi) Secimi

SPECT sisteminin kameras: hasta etrafinda donerken, detektor-hasta mesafesi
minimum ve sabit olmalidir, ancak insan viicut sekli dairesel olmadig1 i¢in bu mesafe
stirekli degismektedir ve goriintii kalitesi olumsuz etkilenmektedir. Bunun i¢in kamera
hasta etrafinda donerken dairesel yoriinge yerine eliptik yoriinge seklinde donmektedir.
Boylece detektor-hasta mesafesi sabit ve minimum olup gériintii kalitesi artirilmig olur
(Sekil 2.23) [6].
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Dairesel yoriinge Eliptik yoringe

Sekil 2.23 SPECT kameranin orbit sekilleri [3]

Projeksiyon Sayist

Kesit goriintiilerinde goriintii kalitesi projeksiyon sayisina bagli olarak degismektedir.
Az sayida projeksiyon kullanilmasi durumunda goriintii kalitesi olumsuz bir sekilde
etkilenir ve sonugta goriintiide sahte goriintii (y1ldiz artefakt) ortaya c¢ikar (Sekil 2.24).
Cok sayida projeksiyon kullanilmasi durumunda goriintii kalitesi iyilesir ancak
inceleme siiresi de artar. Yildiz artefaktlar1 gidermek amaciyla yokus (ramp) filtresi

kullanilir. Klinik uygulamalarinda en gok 360° ‘de 120 projeksiyon kullnilmaktadir [6].

Obje 1 projeksiyon 2 projeksiyon 3 projeksiyon

Sekil 2.24 Projeksiyon islemi sonucunda yildiz artefaktlarin olusumu
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Projeksiyon Basina Gegen Siire

Genelde, SPECT sisteminde yiiksek kalitede bir goriintii elde edebilmek igin goriintii
toplama siiresi (projeksiyon basina gegen siire) her zaman yiiksek tutulmalidir. Ancak
hasta hareketinden kaynaklanabilecek goriintii kusurlar1 inceleme siiresine bir sinir
koymaktadir. Tipik bir goriintii icin (120 projeksiyonlu, 360°) projeksiyon basina gecen
stire yaklagik 15-30 s civarinda olup toplam goriintii toplama siiresi 15-30 dakikadir.
Ancak bu siire kalp incelemelerinde 10-15 dakikaya diismektedir [6].

2.10 Tomografik Bilgilerin Gosterilmesi

Tomografik goriintiilemede viicut icerisindeki radyoaktivite dagilimi transvers kesitler
olarak elde edilir. Daha sonra bu farkli kesitler iist iiste koyularak ii¢ boyutlu bir
gorlintli elde edilir. Baska bir ifade ile viicut icerisindeki radyoaktivite dagilimi tig¢
boyutlu olarak gosterilir. Bu elde edilen goriintiileri bilgisayar ekraninda gostermek i¢in

farkli yontemler kullanilmaktadir. Bunlar;

e Sine GoOsterimi
e Sinogram

e Linogram

Sine Gosterimi

Belirli bir siire icerisinde farkli agilarda elde edilen goriintiiler pes pese ve hizli bir
sekilde gosterilerek dinamik bir goriintii elde edilir. Sine gosterimi ile inceleme
sirasinda hasta hareketinin olup olmadigi veya goriis alaninin (FOV) disma ¢ikilip

¢ikilmadigi ve donme merkezi hatalar1 saptanabilir.

Sinogram

Farkli agilardan elde edilen projeksiyon bilgilerin tek bir goriintii olarak
gosterilmesidir. Her bir projeksiyona ait goriintii matrisinin kaynak oldugu satirlar

segilerek ve st iiste yerlestirerek sinogram goriintiisii elde edilir (Sekil 2.25). Sinogram
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gorlintiisiinde yatay eksen projeksiyon bilgilerini verirken dik eksen ise agiy1
gostermektedir. Sinogram gosterimi ile sistem ve hastadan kaynaklanan hasta hareketi

ve donme merkezi gibi hatalar algilanabilmektedir.

Linogram

Farkli agilardan elde edilen projeksiyon bilgilerini gostermek amaciyla kullanilan bagka
bir yontemdir. Her bir projeksiyona ait goriintii matrisinin tiim siitunlarini toplayarak
tek bir siitiin olarak kayit edilir. Elde edilen tiim bu siitiinler yan yana yerlestirilerek
yeni goriintli (Linogram) matrisi elde edilir (Sekil 2.26). Linogram gosterimi ile diisey

yondeki hasta hareketi algilanabilmektedir.

T ¥ ¥ e &

Sekil 2.25 Noktasal kaynak i¢in farkli agilardan alinan projeksiyon bilgilerinin sinogram
ile gosterilmesi
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Sekil 2.26 Noktasal kaynak i¢in farkli agilardan alinan projeksiyon bilgilerinin

linogram ile gosterilmesi.

2.11 Tomografik Gériintiilerin Filtrasyonu

Tomografik goriintiilemede farkli agilardan projeksiyon bilgileri toplanarak bir goriintii
elde edilir. Ancak bu goriintiilerde farkli nedenlerden kaynaklanan bir ¢ok artefakt
ortaya ¢ikmaktadir (Giiriiltti, yildiz artefakt, ring artefakt...). Boylece goriintii kalitesi
bozulur ve degerlendirilmesi ¢ok zor olur. Ancak kesin ve dogru sonuglar elde
edilebilmek igin goriintii kalitesi yiiksek Olmalidir, bu nedenle goriintii iizerine bir
takim matematiksel islemler uygulayarak artefaktlar ortadan kaldirilir. Bu matematiksel
islemlere filtrasyon denir. Filtrasyon isleminde farkli filtreler kullanilmaktadir. Bu
filtrelerin goriintii lizerindeki etkisi bir filtreden digerine degismektedir. Bazi filtreler,
goriintli iizerindeki giirliltliiyli azaltirken bazilar1 ise kenar deteksiyonunu arttirici ve
keskinleyici filtrelerdir. Tomografik goriintiilerinde en yaygin olarak kullanilan filtreler

Butterworth, Hanning, Hamming, Gauss ve Ramp filtrelerdir [3].

Yokus (Ramp) Filtre

Bu filtre, kesit goriintiilerinde ¢ok yaygin olarak kullanilmaktadir. Kesit goriintiilerinde
ozellikle geriye projeksiyon yonteminde goriintii lizerinde ortaya c¢ikan yildiz
artefaktlar: ortadan kaldirmak amaciyla Ramp filtre kullanilir (Sekil 2.27). Ancak bu

filtre yiiksek gecirgen (goriintii tizerindeki tiim frekanslar1 gegirir) bir filtre oldugu igin
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gorlintli lizerinde giiriilti miktar1 asir1 derecede artar. Bu neden Ramp filtre ile

gliriiltiiyii azaltmak i¢in yumusatici bir filtre kullanilir [20].

1.0 T

Ramp

0.5 4+

Genlik

~ Kesim frekans ..+

._ l. i : : -
0.25 0.5
Frekans (devir/piksel)

Sekil 2.27 Ramp Filtresi [3]

Butterworth Filtre

Bu filtre goriintii lizerindeki giirliltliiyii ortadan kaldirmak amaciyla kullanilir (Sekil

2.28) ve asagidaki formiil ile verilmektedir.

BW(f) = 1/ [1+ (/)] 2

Burada f uzaysal frekans, f; kesim frekansi ve n gii¢ faktoridir. Giig faktorii arttikga
filtre daha hizli sifir degerine iner ve boylece filtre diisiik frekans gegirgen (sadece
goriintii lizerindeki diisiik frekanslar1 gegirir) bir 6zellige sahip olur. Kesim frekans
artmasiyla filtre yiiksek gecirgen bir 6zellige sahip olur ve sonugta goriintii izerindeKi

giirliltii miktar1 da artar, clinkii goOriintii iizerindeki giriilti her zaman yiiksek

frekanslardadir [3].
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1.0

2t Butterworth
05

Genlik

Kesim frekansi

0.25 05
Frekans (devir/piksel)

Sekil 2.28 Butterworth Filtre [3]

Hanning Filtre

Kesit goriintiilerin iizerindeki giiriiltiiyii ortadan kaldirmak amaciyla kullanilan bir

diger filtredir ve asagidaki formiil ile verilmektedir (Sekil 2.29).

H(f) = 0.5 [1+ Cos(nf/f.)] 3)

Burada, f uzaysal frekans ve f; kesim frekansidir. Bu filtrenin degisken parametresi f;
olup, yliksek degerlerinde giiriiltii artmaktadir.

1 =

Hanning

0.5 4

Genlik

Kesim frekansi

0

N/

0.5

Frekans (devir/piksel)

Sekil 2.29 Hanning Filtre
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Hamming Filtre

Bu filtre, algak gegirgen bir filtredir (Sekil 2.30). Yiiksek frekansta goriintii izerindeki
giiriiltiiyii azaltmak amaciyla kullanilir. Genelde Hamming filtre, Butterworth filtresine
cok benzer ancak iki filtrenin arasindaki tek fark Hamming filtrede giic faktori (n)

olmamasidir. Bu filtrenin frekans ortamdaki formiilii asagida gosterilmektedir.
H(f):054+046chf;9 0<|f|<f, @)

Burada f uzaysal frekans, f; ise kesim frekansidir.

1.0 1<

Hamming

05 o

Genlik

0.‘25- . - .6.5
Frekans (devir/piksel)

Sekil 2.30 Hamming Filtre [3]

Gauss Filtre (Gaussian)

Bu filtre bant gecirgen bir filtredir (Sekil 2.31). Yani belirli bir frekans araliginda
uygulanir. Butterworth filtrede oldugu gibi bu filtrede iki degisken bulunmaktadir,

bunlar kesim frekans1 (f;) ve gili¢ faktoriidiir (n). Bu filtrenin frekans ortammdaki

formiilii agagidaki gibi verilmektedir.

—(f-1,)?
GH=e 2 5)
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Sekil 2.31 Gauss Filtre

2.12 Tomografik Gériintiilerin Elde Edilmesinde Kullanilan Matematiksel
Yontemler

Niikleer tip goriintiilemedeki genel prensip, insan viicuduna enjekte edilen radyoaktif
madde sonucunda ¢ikan gama isinlarinin (y) farkli cihazlarda dedekte edilmesidir.
Gama kamera sistemindeki gibi, detektér hasta etrafinda donerek farkli agilarda
hastadan ¢ikan gama 1sinlar1 dedekte edilerek iki (planar) veya ii¢ boyutlu (tomografik)
bir gorintii elde edilir. Elde edilen bu goriintii, viicut icerisindeki radyoaktif madde
dagilimin1 géstermektedir. Genelde goriintii kalitesi daha once anlatildig1 gibi, goriintii
toplama asamasinda kullanilan parametreler ile degismektedir. Bu parametreler, filtre,
matris boyutu, projeksiyon sayisi ve goriintii toplanmasinda kullanilan matematiksel

yontemlerdir. Emisyon tomografik goriintillemedeki kullanilan goriintii toplama

yontemleri ¢ok sayida olmasina ragmen, ancak birka¢ tane yaygm olarak

kullanilmaktadir. Bunlar;

o Filtre Geriye Projeksiyon Teknigi (FBP)
e Tekrarlayic1 Teknikler(lterative) :
- Ordered Subset Expectation Maximization (OSEM)

Maximum Likelihood Expectation Maximization (MLEM)
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Daha once ifade edildigi gibi, detektor hasta etrafinda donerken farkli agilardan
projeksiyon bilgileri toplayarak organ igerisindeki aktivite dagilimi dijital bir goriinti
olarak elde edilmektedir. Farkli agilarda bilgi toplama ve projeksiyon isleminin nasil

yapildig1 agagidaki sekil 2.32 ‘de gdsterilmektedir.

Sekil 2.32 Belirli bir agida (0) projeksiyon bilgilerin toplanmasi [1]

Burada g(s,0), dedektor boyunca s konumu ve 0 acisindaki detekte edilen sintilasyon
olaylarm sayisidir (y-foton sayisi). f(x,y) ise goriis alaninda (FOV) ve herhangi bir
noktadan (x,y) salinan y-fotonlarinimn sayisidir. Burada f(x,y) bilinmeyen bir miktardir

ve amag bu f(x,y) degerine ulagmaktir.

Sekil 2.32 “‘de goriildiigii gibi g fonksiyonu , kolimatdrden gegen ve kristal tizerindeki f
fonksiyonunun projeksiyonlaridir. Bagka bir ifade ile g(s,0) dedektor 6 agisindayken s
konumunda detektor tarafindan kayit edilen toplam sayimdir (sekil 2.33) ve asagidaki

formil ile ifade edilir.
9(s,0)=>_ f(x,y) ©6)
0
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Sekil 2.33 3x3’lik kesit goriintiisii 0 = 0 ve 0 = 90° projeksiyon islemi (sol),
projeksiyon iglemi gdstermek i¢in bir 6rnek (sag)

g degerleri elde edildikten sonra 2D bir goriintii olarak kayit edilir ve bu goriitii
sinogram olarak adlandirilir. Sinogram goriintiisiinde yatay eksen dedektor tizerindeki
sayim pozisyonunun (s) temsil ederken, dikey eksen ise detektor agisini (@) temsil
etmektedir (sekil 2.34). Ancak buradaki problem verilen sinogram goriintiisiinden (g),
ilgili kesitteki aktivite dagilimimi (f) bulmaktir. Bu problem farkli matematiksel

yontemler kullanilarak ¢oziilmiistiir.

Sinogram

Kesit Gortintiist

Sekil 2.34 256x265 matrislik Shep -logan fantomun kesit goriintiisii (sol) Sinogram
ile gosterilmesi (sag) [1]

2.12.1 Projeksiyon Islemi
Sekil 2.32°de gosterildigi gibi, sadece kolimator iizerine dik gelen ve kolimator

deliklerine paralel olan fotonlar dedektorde dedekte edilmektedir. Dedektor agis1 6 ve

sintilasyon konumu s arasindaki bagnt1 agagidaki gibi verilmektedir.
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s = x-cos(6) +y-sin(6) (7)

Projeksiyon bilgileri belirli bir noktadan (s) ve belirli bir agidan (0) dedekte edilen
foton sayisi olarak ifade edilir (sagilim ve azalim olmadig: takdirde). Matematiksel

olarak projeksiyon islemi Radon transformu ile asagidaki gibi gosterilmektedir.

+00

g(s,@):j f ((scos@—usin 8),(ssin & +ucos O))du
= (8)
X=5sc0sd—using
y=ssin@+ucosé

©)

Yukaridaki formiilde verildigi gibi g(s,0) fonksiyonu, f(x,y) fonksiyonunun toplamidir
ve 151n (ray) olarak tamimlanir. Bilgisayar sonlu elementlerle calistigi icin g(s,0) ve
f(x,y) her zaman kesikli degerler olup s, 0, x ve y ise sonlu degerlerdir. Ancak belirli bir
acida (0) kesit goriintiilerinde ve detektordeki olciim noktalar1 elementlerle (piksel)

ifade edilip, bolme (bin) olarak tanimlanur.
Bolme sayist (bin) = dl¢giim nokta sayisi % agi sayist

Sekil 2.33’de gosterilen 3x3’lik Kesit goriintiisii, 2 satir ve 3 siitunlu bir sinogram
gorlintiisiidiir ve bolme sayist 6°dir. Yani sinogram gorintiisii, bir matris olarak
diistiniilebilir. Bu matriste bolme konumu i ile ve piksel konumu ise j ile ifade edilir.

sonugta g ifadesi asagidaki gibi yazilabilir.
g = leaij f (10)

Her projeksiyon, diger projeksiyonlardan bagimsiz oldugu igin (10) esitligi asagidaki
gibi yazilabilir.

A= [aij:' (12)

Burada g projeksiyon bilgilerinin vektorii, f goriintii bilgilerinin vektorii, m piksel

sayisi, ajjise A matrisin elementleri olup, A illeri projeksiyon operatoriidiir.
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A matrisinin elemenleri (a;;) olmak iizere i satir ve j siitundaki elementleri ifade eder.
Burada 6nemli olana nokta ajjagirlik faktorii olarak diisiiniilebilir. Bagka bir ifade ile aj;,
j’inci pikselin i bolmedeki dedekte edilen foton sayisina katkisini temsil eder. (11)

esitliginin ¢oziimii asagidaki gibi verilebilir.

f=A'.g (13)

(13) esitligine gore sinogram goriintiisii elde edebilmek icin A™ degerlerinin bilinmesi

gerekmektedir. Ancak A™in belirlenmesinde bazi sorunlar olabilir. Bunlar;
- Bilgisayar i¢in ¢ok agir ve yogun bir islem olabilir.

- A mevcut olmayabilir.

- A tek ¢6ziim olmayabilir.

- A" Kkétii durumda olabilir. Yani g degerinde kiiciik bir degisiklik i¢in f degerinde
biiyiik degisiklige neden olabilir.

2.12.2 Geriye Projeksiyon Yontemi
Projeksiyonla ilgili olarak, geriye projeksiyon asagidaki gibi ifade edilir.

b(x,y) :'Tg(s,e)de (14)

Projeksiyon bilgilerine geriye projeksiyon uygulanmasi, toplam algoritmasi olarak
adlandirilir (summation) ve geriye projeksiyon, herhangi bir (X,y) noktasindan gegen
tiim 1smlarin toplaminin bu noktada biriktirilmesidir. Ideal sartlarda (foton azalimi
olmadig takdirde) geriye projeksiyon agilar1 0 ile 180° arasinda segilmektedir. Ciinkii
180° ile 360° arasinda elde edilen projeksiyon bilgileri yeni bir bilgi vermemektedir ve

bu aralik [0, 180°] araligmin simetrigidir.

(14) esitligindeki integral, toplam isareti ile degistirilirse asagidaki gibi bir formiil elde

edilir.
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b(x,y)=>"" 9(s,.6,)A0 (15)

Burada p, m boyunca projeksiyon sayisi, Ok k’inci projeksiyon agist, Sk detektor tizerinde

k’inci pozisyon ve AB ise pes pese iki projeksiyon arasindaki agisal adim (A6=mn/p).

Burada 6nemli olan nokta B(X, y) ‘nin bulunmasidir. Bu amag¢ i¢in belirli bir noktada

(x,y) ve ag1 0 i¢in 6nce dedektor iizerindeki 6l¢iim noktasi(s), esitlik 7’den belirlenir,
daha sonra projeksiyon bilgileri g(s,0) toplanip s‘e eklenir. Elde edilen toplam bilgi (g
ile s) projeksiyon sayisina boliintir (Sekil 2.35) [1].

o= g
<= g,
o= g
o= 7
< 0
oo 7

g, w (et |2zt 6 | 65| 75 | 65

g5 - gj‘;g_f g2+g5 gl+gd 0 wp g 9 8

gﬁ‘&ﬁjﬁgﬁgﬁgﬁgﬁ 8§ wp| 75| 85|75

Sekil 2.35 2x3 sinogram igin geriye projeksiyon islemi (sol), Geriye projeksiyon
islemi i¢in bir drnek (sag)

Sekil 2.35°te gorildigii gibi, her piksel i¢indeki deger asagidaki gibi verilir.
Piksel degeri = piksel icin isinlarin toplami (ray) / projeksiyon sayisi

Sekil 2.36’ya bakilacak olursa, ayni projeksiyonlardan farkli goriintiiler elde edilebilir.
Yani ayn1 agida ve ayn1 projeksiyon i¢in farkl goriintiiler elde edilmistir, sonucta elde

edilen goriintiilerden hangisinin gergek goriintii oldugunu saptamak zorlasir [1].
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Sekil 2.36 0 = 0° igin ayn1 projeksiyon olmasima ragmen elde edilen
farkli goriintiiler.

Projeksiyona bagli bagka bir problem ise, projeksiyon sayisinin matris boyutuna gore
diisiik olmasidir ve sonugta goriintii lizerinde bir artefakt (yildiz artefakt) ortaya cikar

(sekil.2.37). Projeksiyon sayisi artirilarak bu sorun ortadan kaldirilir [1].

-l e

Sekil 2.37 (A) Projeksiyon goriintiileri olusturacak bir kaynak, (B) Projeksiyon sayisi-1,
(C) Projeksiyon sayisi-3, (E) Projeksiyon sayisi-16 , (G) Projeksiyon sayisi-64

Sekil 2.37°de gosterildigi gibi geriye projeksiyon isleminin sonucunda elde edilen
goriintiide yildiz artefakt ortaya ¢ikmaktadir. Bunun sebebi, bilgisayar kaynagin
pozisyonunu tam bilmedigi i¢in tiim 15 boyunca ve tiim piksellere ayni deger
vermesidir (sekil 2.38). Bagka bir ifade ile kaynak goriintiisii tam gergek kaynagi temsil

etmemektedir. Ancak bu sorun filtre geriye projeksiyon yontemi ile ¢oziilmiistiir [1].
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A — <t - B - =+ -
| am | ? ? ? ] e | 1 2.5 1
4 om| ? ? ? 4 wmpe| 25 4 25
] wm| 7 7 7 ] | 1 25 1
D
c 0 1 0 05 | 1.25] 0.5
______ 1 2 ' ——| 125 2 1.25 ----
0 1 0 0.5 1125 0.5

Sekil 2.38 (A) Farkli iki agida projeksiyon bilgileri, (B) Projeksiyon bilgilerinden piksel
degerlerinin bulunmasi, (C) A’daki projeksiyon bilgilerini veren ger¢ek goriintii,
(D) C’deki maksimum piksel degerine normalize edilen sonug goriintiisii

2.12.3 Filtrelenmis Geriye Projeksiyon Yontemi (Filtered Backprojection- FBP)

Kesit gorintiilerine uygulanan filtrenin 6nemi ve etkisini iyice anlamak ig¢in, uzaysal
frekans konsepti iyice bilinmelidir. Goriintii frekanslar1 tipki ses frekanslarina
benzemektedir. Yiiksek frekanstaki seslerin duyulabilmesi igin belirli bir siire
icerisinde, ses genliginin ¢ok hizli bir sekilde degismesi gerekmektedir. Benzer sekilde,
gortintiideki yiiksek frekanslar1 gozlemlemek igin, genliklerinin belirli bir mesafe
icerisinde ¢ok hizli degismesi gerekmektedir [1]. Bunun igin goriintiideki frekans,
uzaysal frekans olarak adlandirilir. Ornegin 4’lii ve 64’lii bir dama tahtas1 sirasiyla
diistik ve yiiksek uzaysal frekansli bir goriintiiyii temsil eder. Genelde bu filtreler daha
once agiklandig1 gibi, goriintiideki bulanikliklar1 ortadan kaldirmak amaciyla kullanilir.
Geriye projeksiyon sonucunda ortaya ¢ikan bulanikliklar1 ortadan kaldirmak igin
¢oziim, geriye projeksiyon bilgilerinin filtre edilmesidir. Buna filtre geriye projeksiyon
teknigi (FBP) denir. Pratikte elde edilen goriintiide farkli frekanslarda bilesenler
bulunmaktadir ve filtre islemi bu bilesenlere verilen agirlik olarak tanimlanir. Sonugta

filtre geriye projeksiyon igleminin matematiksel olarak ifadesi asagidaki gibi verilir.
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f(xy)=[d(s.0)do (16)

Burada f(x,y) kesit goriintiisii, § (s,0) ise g(s,0)’nin Ramp filtresi ile filtre edilmis
halidir. Filtre islemi gergeklestirilirken, goriintiideki her bilesene verilen agirlik
frekansi ile orantilidir. Filtre islemi bittikten sonra projeksiyonlarda negatif degerler
bulunabilir. Ancak bu negatif degerler pozitif degerlerle birbirlerini yok eder ve
sonugta bulaniklik azalmis olup goriintii kenarlar1 da keskinlesmis olur (Sekil 2.39).
Ancak bu filtre yiiksek gecirgen bir filtre oldugu i¢in goriintii lizerindeki giiriiltii
miktar1 da daha baskin hale gelmis olur. Bunun i¢in kesit goriintiilerinde her zaman
Ramp filtre ile pencere fonksiyonu kullanilir. Ancak giiriiltii azalirken goriinti

keskinligi de kaybolur ve sonugta ayirma giiciinde bir miktar azalma gergeklesir.

1 @ | 7 [ 7 | 7

4 @m| 2| 7 7 ﬂ

0.1 4 0.1

] @=m)| ? ? ?

c) d) Z o+ 3
0 1 0 -0.1 mp |-0.05| 0.97 |-0.05
1| 2|1 4 mp|097] 2 |097
0 1 0 -0.1 = |.0.05{ 0.97 |-0.05

Sekil 2.39 (a) Farkli iki agida projeksiyon bilgileri, (b) Projeksiyon bilgilerinin filtre (Ramp)
edilmesi sonucunda ortaya ¢ikan negatif bilgiler, () a’daki projeksiyon bilgilerini
veren ger¢ek gorintii, (d) Filtre geriye projeksiyon isleminin sonucunda elde
edilen goriintii

Kesit goriintiisii  olusturmak i¢in asagidaki ifadenin ¢Oziimiiniin bulunmasi

gerekmektedir [1].
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g=Af (17)

forfo+fo=0, 001001001 ]

f+f+ =0, 010010010

f,+f,+f =0, A= 100100100 18)
f+f,+f,=g, ’ 111000000

f,+f,+f =g 000111000

f,+ f,+f, =g, 000000111 |

(18) ve (19) esitlikler, 3x3’lik matris, 0° ile 90° agilarda alman projeksiyonlar i¢in
gecerlidir. Ancak pratikte durum farklidir ¢iinkii projeksiyon bilgileri, daha once
gosterildigi gibi 0° ile 180° arasinda alnir. Bunun i¢in 90° ile 180° arasindaki alinan

projeksiyon bilgileri (g) asagidaki gibi verilebilir.

8s w

R fs \f’s

2(2-1f,+(2-42)f, +2(J2-1) f, =g,
V2t 21 +421 = g,
2W2-1)f,+(2-2)f,+2(J2-1)f, =g,

Burada : (19)

PR

Yukarida gosterildigi gibi esitlikler (18) ve (19) aciya bagli olarak degistiginden dolay1
projeksiyon bilgileri de degismektedir. Yani projeksiyon agisi degisince A degerleri de
degisir. Ciinkii A, piksel igerisinde 151 boyunca kat edilen mesafe olarak temsil eder ve

sonugta bu mesafe aciya bagli olarak degisir [27].
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Buradaki amag esitlik 17 nin ¢6ziimiinii bulmak, yani f degerlerini belirlemektir. Ancak
bu islem kolay bir islem degildir, ¢iinkii f degerlerin belirlemesi igin bir takim
denklemlerin (18 ve 19 gibi) ¢oziilmesi gerecektir. Tekrarlayici algoritmasindaki genel
prensip, bir ¢ok ardigik tahmini ¢oziimlerle (17) esitliginin ¢6ziimiini bulmaktir. Bu
algoritmaya gore, tahmini c¢oOziimlere karsi gelen projeksiyon bilgileri, Olgililen
projeksiyon bilgileri ile karsilastirilir. Karsilagtirma sonucu, tahmini ¢oziimiini
giincellemek i¢in kullanilir ve sonugta yeni bir tahmini ¢oziim elde edilir. Ornek olarak,
ilk tahmini ¢6ziim (f degerleri), genelde homojen bir goriintii olarak segilir ( tim f
degerleri 0 veya 1). Bu ama¢ i¢in, tekerarlayici tekniginin bir 6rnegi oldugu i¢in,
cebirsel teknikler kullanilir (ART- Algebraic Reconstruction Technique). Sonugta

esitlik 17’nin ¢dziimii, tekrarlayici algoritmaya gore asagidaki gibi verilir.

N
g, -2 fi
fj(k+1) — f.k + j=1

it (20)

Burada fj(k) ve fj(k+l) sirasiyla, ilk segilen tahmini ¢6ziim (goriintii) ve karsilastiriima

sonucunda elde edilen giincellenmis goriintiilerdir. N, i 151 boyunca piksel sayisidir.

N
Z f J-If , 1131 boyunca N pikseldeki toplam sayimdir. ¢j, i 1s1n boyunca projeksiyon
i-1
bilgileri ve k ise karsilastirma sayisidir (tekrar sayisi). Yukarida goriildiigi gibi, (20)

esitligi iki kistmdan olusmaktadir. Birinci kisim (£ ) tahmini olarak segilen gériintii

N
k

gi-2f;
ve ikinci kisim (= : ) diizeltme kismudir (diizeltme faktorii). Diizeltme kisminda
N

goriildiigii gibi, 6lgililen ve tahmin edilen projeksiyonlar birbirileri ile yakin degerlerde
olmas1 durumunda arasindaki fark ¢ok kiiciik olacaktir ve sonugta yeni 6lciilen ve ilk
basta tahmini olarak secgilen goriintii birbirleri ile ayni olacaktir. Bunun i¢in tekrar
sayist (karsilastirma sayist) arttikca (20) esitligindeki diizeltme faktorii minimuma

inecektir ve elde edilen goriintii (¢6ziim), gercek goriintiiye yaklagacaktir.

Sekil 2.40°da 2x2’lik goriintli matrisi igin tekrarlayic1 teknigin caliyma prensibi

gosterilmektedir. Ancak tahmini goriintii ile Olcililen goriintli arasindaki fark:
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minimuma indirmek amaciyla farkli tekrarlayici teknikler ortaya ¢ikmustir. Bunlar;
MLEM, OSEM ve MAP algoritmalaridir.

A B C
5 0 6 o 0
n t t g . t t
(k) (1) _ pl1h 10—[}:
7 4| =11 f=1 H’I'ij{ 0 0 |h 13 0+ 7 3
(hk+1) _ (k) j=1 60
9 @ (=2 f=? I=a N 0|0 f§”=f§”=[""T:3
D E F
8 8
% F
513 g4m| 35| 45 fi=3|f=4
513 fgem| 65| 1.5 =1 f=2
(2)_g, 3-8 _ {3)_ 7-8_
fl —5+T—3.5 _,f—] =315+ 2 =13
(2 _o, M-8 _ i3) _46. 18 _
_Fz -3+T—4\.5 f; =45+ 2 4
[2)_ 11-3_ {3F _ 9_‘E=
f "_54-—2--.&5 fi7f=65+ 5 7
f52?=3+5—;—3=1.5 f=15+2822

Sekil 2.40 Cebirsel tekniginin (ART) ¢alisma prensibi [1]

2.12.4.1 MLEM Algoritmasi - Maximum Likelihood Expectation Maximization

Hatirlanacak olursa, bizim amacimiz g=A-f ifadesinin ¢6ziimiinii bulmaktir, yani
gOrlintiiyli  olusturan f degerlerini belirlemektir. Radyoaktivite azalimi, poisson
dagilimina gore bir davranig gosterdigi i¢in g degerleri de ona gore farkli olacaktr.
Ancak poisson dagilimi dikkate alinmadig: takdirde her bir g degeri i¢in bir f degeri
(¢6ziim) elde edilecektir. MLEM algoritmasmin genel amaci f degerlerini belirlemek

i¢in en ideal tahmini ¢6ziimii (goriintii) belirlemektir. Burada f, sinogram goriintiisii (g)

olusturacak radyoaktif azalimin ( f ) ortalama sayisidir. Poisson dagilimi kullanilarak

dedekte edilen sayim miktar1 tahmin edilebili. MLEM algoritmasinda tekrarlama
islemi iki adimdan olusur. (a) beklenti adimi (expectation step), bu adimda Olciilen

goriintii olasiligin1 ifade eden formiiller olusturulur, (b) maksimizasyon adimi
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(maximization step), bu adimda biiyiik bir olasilikla 6lgiilen verileri verecek goriintii

bulunur. MLEM algoritmasinin matematiksel ifadesi agagidaki gibi verilmektedir:

~ (k+1) szk)

n .
— - Z . gl - a
Zaij . Zaij' fj('k)
i=1 j=1

j ij (21)

Burada, ( f J-(O) ) ilk se¢ilen tahmini gériintiidiir (k = 0) ve bu goriintii homojen veya FBP
teknigi ile alinan bir goériintiidiir. Dikkate edilmesi gereken sey ilk segilen tahmini
goriintii sifir veya negatif secilmemelidir, ¢iinkii (21) esitliginde goriildiigi gibi ilk

segilen goriintii ( f J-(O)) bagka faktorlerle carpilmis durumunda dolaysiyla sonug

gorlintiisii sifir veya negatif ¢ikacaktir. (mL) faktori, | bolme sayisi igin, Olgiilen

Ya @
emd j ]
i=1

n
ve tahmin edilen sayimlarin oranidir. ZLaij_faktérﬁ ise, j piksel i¢in bu oranin

TN ()
Zaij, f
j=1
geriye projeksiyonudur. (21) ifadesi piksel piksel uygulanir ve tiim goriintiideki
pikseller i¢in asagidaki gibi verilir.

(k+1) _

Gortintii Goriintii® x Normalize edilmis (6lciilen projeksiyonlar / projeksiyon sayist)

(22)

(21) esitligine gore belirli bir tekrar sayisi (k) i¢in tahmini olarak seg¢ilen goriintii i¢in
yeni bir goriintii elde edilir. Ayrica bir goriintii elde edildikten sonra bu goriintiiye ait
projeksiyonlarin simiile edilmesi miimkiindiir. Simiile edilmis projeksiyonlar Glgiilen
projeksiyon ile karsilastirilarak ikisinin arasindaki fark en son elde edilen goriintiiyii

glicellemek i¢in kullanilir ve sonugta yeni bir goriintii (k+1 tekrarli) elde edilir.

Bu islem birkac kere tekrarlanir, ancak MLEM yontemi olduk¢a yavastir bunun i¢in
tekrar sayis1 50-200 arasinda gerekmektedir.

2.12.4.2 OSEM Algoritmasi — Ordered Subset Expectation Maximization
MLEM algoritmasint hizlandirmak amaciyla bu algoritma Hudson ve Larkin

tarafindan gelistirilmistir [1]. Bu algoritmada projeksiyonlar dizisi belli bir alt gruplara
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altgrup sayis1 (subset) ayrilir. Ornegin 16 projeksiyon igin, bu projeksiyonlar 4 alt
gruba ayirilabilir ve her bir alt grup 4 goriintii icermektedir (Sekil 2.41) .

altgruplar

D41.5.9.13)
42,6, 10, 14
D513
@44 812, 16!

Sekil 2.41 Toplam 16 projeksiyon 4 alt1 gruba ayrilmistir

Her alt gruptaki projeksiyon sayismin esit olmast ¢ok Onemlidir, ¢iinkii
projeksiyonlarm esit olmasi durumunda algoritmay1 daha iyi anlayabilmak i¢in bir
kolaylik saglamaktadir. Daha sonra MLEM algoritmasi her alt grup igin sirayla tek tek
uygulanir. Ornegin, OSEM algoritmasinda 4 alt grup kullanilirsa, OSEM algoritmasi
standart MLEM algoritmasina gore yaklasik 4 kat daha hizlandirilmis olur. Boylece

goriintii elde etme siiresinden kisaltilmis olur.

2.13 Tomografik Goriintii Kalitesine Etki Eden Faktorler
Tomografik goriintiillemede dogal olarak ortaya ¢ikan ve goriintli kalitesini bozan bazi

fiziksel faktorler vardir. Bunlar;

e  Gilriiltii (noise)
e Foton azalimi (attenuation)

e Foton sagilimi (scatter)

Bu faktorlerin goriintiiden tamamen kaldirilmalart miimkiin degildir, ancak bazi

yontemler kullanilarak etkileri azaltilabilir [11].

2.13.1 Giiriiltii
Giriiltii, bir obje (aktivite dagilimi homojen) goriintlisiiniin sayim dagilimmdaki
dalgalanmalarin bir dlgiistidiir. Giiriiltii sistematik ve sistematik olmayan olmak iizere

ikiye ayrilabilir. Sistematik olmayan giiriiltii, smirli sayida foton deteksiyonundan
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kaynaklanir ve poisson istatistigi ile ifade edilir. Poisson istatistigine gore standart
sapma (o) ortalama sayimin (N) karekokiidiir. Goriintiideki giiriiltiiniin 6l¢iisii olan rms
(Root- Mean -Square) standart sapmanin ortalama sayima oranidir.

VN 1 1

g
o=+/N , ms = —=-—=— - % rms =

N TN Nk 100 (23)

Goriintiideki giiriiltiiyli sayim miktar1 belirler. Bagka bir ifade ile giiriiltii azaltma
yontemlerden bir tanesi sayim miktarinn artirilmasidir. Ornegin 64x64 ‘liik bir goriintii
matrisi i¢in 1 milyon sayim (I1M) iceren bir goriintiide, piksel basina ortalama sayim
244 bulunacaktir. Bu sayim miktari igin standart sapma 15.6’dir. Teorik olarak bu
goriintii i¢in % rms, % 6.4 olacaktir. 10M sayim toplanmasi durumunda % rms, % 2
olacaktrr. Hasta calismalarinda hastaya verilen aktivite smirli oldugu i¢in sayimin
artirllmas1 ancak sayim siiresinin artirilmast ile miimkiindiir. Sayimm siiresinin
artirilmast durumunda hastanin ¢ekim sirasinda hareket etme olasiligi artiracagi igin
goriintiide hareket artefaktlar1 ortaya g¢ikabilmektedir. Sistematik giiriiltii ise, Kkesit
gorintiilerinin elde edilmesi sirasinda ortaya g¢ikar. Geriyeye projeksiyon sirasinda,
hastaya ait bilgilerle birlikte giiriilti de kesit goriintlisii matrisi boyunca geriye
yansitilir. Farkli agilardan geriye yansitilan projeksiyonlara ait giiriiltiilerin de st iiste
binmesi, giiriiltii baloncuklariin (noise bulb) olugsmasia neden olur. Bunun yani sira
kesit gorintiisii elde edilmesinde filtre kullanimi (Yokus ve Hanning) ile giiriilti
miktar1 azaltilmaktadir. Bir goriintiide % rms (giiriiltii) hesaplarken, goriintii iizerinde
ROI (Region Of Interest ) ¢izilir. Alandaki ortalama sayim ve standart sapma bilgisayar

tarafindan hesaplanir ve a yukaridaki formiil (23) ile % rms hesaplanir.

2.13.2 Sagilan Fotonlar

Hasta igerisinden sagilan fotonlarin goriintii kalitesi ilizerinde onemli etkileri vardir.
Hasta icerisinde sagilma nedeni ile yon degistiren fotonlar, dedekte edilmeleri
durumunda farkli bir pozisyondan gelmis gibi goriintiilenir ve sonugta sistemde kayit
edilen bilgi hatali bilgi sayilacaktir. Sagilan fotonlarm goriintii lizerindeki etkisini
ortadan kaldirmak amaciyla farkli yontemler kullanilmaktadir. Bunlardan bir tanesi

simetrik pencere yontemidir. Pencere kullanimi ile sagilan fotonlarin biiyiik bir kismi
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gorlintiiye alinmadan atilir. Buna ragmen diisiik acilarda sagilan fotonlar az enerji
kaybettikleri i¢in pencere icerisine de girebilirler. Klinik uygulamalarda SPECT
sisteminde fotopik enejisi (140 keV) tam pencere merkezine gelecek sekilde ve pencere
genisligi de +15 keV olarak se¢ilmektedir (Sekil 2.42).

Simetrik pencere

A
A 4

Sayim

Sagcilan 1sinlar

Enerji (keV)
Sekil 2.42 Pencere yontemi ile foton sagilim diizeltmesi

Sacilan fotonlarin etkisi kontrast ile Olciiliir. Kontrast, hasta icerisindeki bir olusum
(lezyon, nodiil gibi) veya bir objenin sayim miktarmin, c¢evresindeki (Background)
sayim miktarma olan farkliligi olarak tanimlanir. Eger objenin sayimi, c¢evre

sayimindan fazla ise obje "sicak"; az ise "soguk"olarak adlandirilir [11].

Kontrast olclimii, obje ve ¢evre ilizerinde c¢izilen ROI’ler ile gerceklestirilir ve

asagidaki formiilden hesaplanir.

BG — Lezyon
Kontrast(C) = |BG — Lezyon| (24)
BG
BG: Cevredeki ortalama sayim Lezyon : Lezyondaki ortalama sayim
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Sacilan fotonlarin pencere icerisindeki oraninin artmasi kontrasti azaltir. Genis pencere

kullanim1 ile bu oran1 artacagi i¢in kontrast azalir.

2.13.3 Foton Azalin

Foton azalimi, goriinti kalitesini etkileyen diger bir faktordir. Radyolojik
uygulamalarda foton azalimi goriintiilemenin temelini olustururken, niikleer tipta
istenmeyen bir etkidir. Hasta igerisinden ¢ikan fotonlar viicudu gecerken sogurulmaya

ugrarlar [10].

—
N ' N
0 —_ —>
—> —>
—
4 ..... t ..... .>
N=Ng exp(-ut) (25)

Burada gelen ve gecen foton siddetleri N ve N ile verilirken p ve t ortamin dogrusal
sogurma katsayis1 ve kalinligidir. p ortamin yapisima ve foton enerjisine baghdir. Bu
sogrulma, hastanin i¢ bolgelerinden gelen fotonlarda, kenarlardan gelenlere gore daha
fazladir. Bu nedenle kesit gorintiilerindeki aktivite dagilimi, gercek dagilimi
yansitmamaktadir. Yeni ¢ikan niikleer tip goriintiileme sistemlerinde foton azalimini
diizeltmek icin bilgisayarli tomografi sistemleri kullanilmaktadir. Foton azalimi gorsel
olarak, homojen bir objenin kesit goriintiisiiniin merkezinden gecen bir profil
yardimiyla degerlendirilebilir (Sekil 2.43). Sekilde goriildiigii gibi aktivite dagilimi
homojen bir silindirin kesit goriintiisiinde, i¢ kismindaki sayim yogunlugu kenarlara

gore daha diigiiktiir.
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Sekil 2.43 Foton azalimli (iist), azalimsiz (alt) Jazczak fantomun kesit goriintiisii

2.13.4 Foton Azaliminin Diizeltilmesi

Foton azaliminin, kesit goriintiilerinde kenardan merkeze dogru artan bir sekilde piksel
saymmlarmi azalttig1 ifade edilmisti (Sekil 2.43). Azalimin diizeltmesi her bir piksele
saymm kayiplarinin tekrar eklenmesi olarak basit¢e ifade edilebilir. Ancak her bir
projeksiyon i¢in N=Ng exp(-ut) olarak verilen azalim ifadesi incelenecek olursa
bilinmeyenlerin sayis1 t ve u olmak lizere iki tanedir, ayrica p’niin degeri hem enerji
hem de dokuya baghdir. Sonugta tek bir denklemde iki bilinmeyen oldugu i¢in foton
azalimmin diizeltilmesi basit bir problem olmaktan ¢ikar. Coziim i¢in birgok yontem

onerilmistir [10].

2.13.4.1 Azahim katsayisimin (p) sabit kabul edildigi yontemler
Sogurucu ortamin homojen olmasi durumunda p sadece enerjiye baghdir ve azalim

diizeltmesi iki sekilde yapilmaktadir.
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a) Diizeltmenin projeksiyonlarda yapilmasi
Projeksiyonlarin 360° boyunca elde edilmesi durumunda birbirinden 180° zit yonde
alinmis projeksiyonlarm aritmetik ya da geometrik ortalamalarinin elde edilmesiyle

foton azalimi diizeltilebilir.

b) Diizeltmenin kesit goriintiilerinde yapilmasi (Chang Yontemi )

En fazla kullanilan Chang yonteminde azalim diizeltmesi kesit goriintiilerine uygulanir.
Higbir diizeltmenin yapilmadigi kesit gortintiileri elde edildikten sonra, her piksel i¢in
diizeltme faktorleri bulunur. Goriintiintin her noktasma uygulanan bu faktorler, belirli
sayidaki projeksiyonlar i¢in ortalama azalimm tersidir. Diizeltme islemi, her pikselin
kendi faktorii ile carpilmasi ile elde edilir. Azalim terimi tek bir projeksiyon dikkate
alindig1 zaman her piksel i¢in exp(-ut) oldugundan diizeltme faktori de exp(ut) ile
orantili olacaktir. Bagka bir ifade ile azalim sonucunda her pikselde ortaya ¢ikan sayim
kayb1 tekrar o piksele ilave edilmektedir. Ancak karsilasilan sorun ortamimn kalinlhigi (t)
bilinmemesidir. Bunun icin kesit goriintiisiine kenar algilayici filtre kullanilir ve elips
gibi bir geometrik sekil uyarlanarak her pikselin organ sinirina olan mesafeleri saptanir.
Sekil 2.44’da goriildigi gibi bir pikselden 4 151 gegmesi durumunda ortalama azalim

faktori asagidaki gibi yazilir [10].

AF = 7—11[6‘”‘11 + eTHAZ 4 @ Hd3 | o-hd4] (26)

Burada sadece n = 4 projeksiyon dikkate alinmustir. Bu ortalama azalimin tersi ise bu
pikseldeki sayimlarin garpilacagi diizeltme faktoriinii (DF) verecektir. Daha genel bir

durum i¢in bu faktor asagidaki gibi yazilir.

DF= A5, ewor] 27)

f(x,y) = g(x,y) x D.F (28)

Burada g(x,y) ve f(x,y) sirasiyla diizeltilmemis ve diizeltilmis goriintiileri vermektedir.
M ise her piksel i¢in dikkate alinacak projeksiyon sayisidir, dg; ise, e agisindaki

projeksiyon i¢in (X,y) noktasindan viicut smirina kadar olan mesafedir.
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Sekil 2.44 Dort farkli agida piksele uygulanacak diizeltme faktorlerinin belirlenmesi.

2.13.4.2 Sabit olmayan azalim katsayisinin (n) kullanildigi yontemler

Kalp ve akciger gibi organlarin goriintiilenmesinde her projeksiyon boyunca p degerleri
farkli olan dokular vardir. Boyle durumlarda sabit bir p kullanilmasi1 goriintiilerde
bozulma ve nilimerik degerlendirmelerde hatalara yol agar. Bu nedenle, kesit
goriintiilerinin elde edilecegi viicut kisminin p haritas1 6ncelikle ¢ikarilir. Daha sonra
Chang diizeltme yOonteminde sabit p yerine her nokta icin elde edimis p degerleri
kullanilabilir. Ancak azalim katsayisimi belirlemek tizere iki yontem bulunmaktadir.
Bunlar, viicut disinda bulunan kaynaklarin ve klasik x-1sin goriintiilerinin kullanildigi

yontemlerdir [10].

a) Viicut disinda bulunan kaynaklar ile p degerlerinin saptanmasi (transmisyon

goriuntiileri)

Bu yontemde, viicut digina yerlestirilen kaynaktan ¢ikan fotonlar hastadan gectikten
sonra dedektore ulasirlar ve sonugta viicudun foton gegirgenliginin goriintiisii elde
edilir. Bu goriintiiniin her noktas1 projeksiyon boyunca olgiilen toplam p degerini
yansitir. Viicudun sekil ve yapist homojen olmadigindan, azalim katsayis1 haritalar1 her
projeksiyon i¢in ayr1 ayr1 belirlenmelidir. Bunun i¢in transmisyon goriintiilerinin farkli
acilarda almmmasi gerekir. N=No exp(-ut) olarak verilen azalim ifadesine dikkat edilecek
olursa, hi¢cbir sogurucunun olmadigi durum i¢in de bir gdriintii toplanmalidir (No’1n
bulunabilmesi icin ). ’Bos tarama’’ olarak adlandirilan bu goriintiiniin birka¢ agida
alinmas1 gerekmektedir. Bos tarama ve transmisyon goriintiilerinin birbirlerine

oranlarmin logaritmalar1 almarak her goriintii noktas1 i¢in p haritasi olusturulur.
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b) BT (X- 151n) goriintiileri ile p degerlerinin saptanmasi

PET ve BT sistemlerinin (SPECT ve BT dahil) ayni gantride bulunmalarmin
avantajlari, transmisyon ve emisyon gorintilerinin pes pese alinmalar1 ve hasta
hareketlerinden veya hasta pozisyon farkliliklarindan kaynaklanabilecek goriintii
bozukluklarin azaltilmis olmasidir. Gantri i¢inde bulunan x-isin tiipiinden ¢ikan ve
yiiksek akiya sahip olan fotonlar hasta viicudundan gectikten sonra detektorlere ulasir
ve sistem tarafindan bir goriintii matrisi (Hounsfield Numaralari-HU) olarak kayit
edilir. Daha sonra HU numaralari, dokuya ve emisyon goriintiisiinde kullanilan izotop
enerjisine uygun azalim katsayilar1 ile yer degistirir. Daha sonra SPECT veya PET ile
ayni1 matris, kesit kalinlig1 ve ayni kesit pozisyonunda olacak sekilde diizenlenir ve

dogrusal azalim katsayis1 (p) haritalar1 elde edilir [10].

2.14 SPECT Sisteminin Performans Ozellikleri
Bu bolimde SPECT sisteminin performansini belirleyen parametreler, Olgim

yontemleri ve bu parametrelere etki eden faktorler tizerinde durulacaktir [11].

2.14.1 Homojenite

Dedektor, homojen bir kaynak ile her noktasinda esit miktarda 1smladiginda elde edilen
goriintiideki sayim dagilimi, dedektoriin homojenitesi olarak tanimlanir. Homojenite
degerlendirmeleri, kolimatorsiiz (intrinsic) ve kolimatorlii (extrensic) olmak iizere iki
sekilde yapilir. Bu degerlendirmeler gorsel veya sayisal olarak yapilabilir. Gorsel
degerlendirmede alman homojenite goriintiisii, daha 6nce elde edilmis ve gegerliligi
kanitlanmis homojenite goriintiisii ile karsilastirilir. Ayrica bu karsilastirma, goriintiiyii

inceleyen kisiye bagl olacaktir (Sekil 2.45).

Sayisal degerlendirme genelde NEMA tarafindan Onerilen yontem ile gergeklestirilir.
Bu yontem, giiniimiizde tlim iiretici firmalar tarafindan standart olarak kabul edilmistir.
Yontemdeki iki degerlendirmeden biri olan "integral Homojenite", detektdr goriis
alanindaki sayim yogunlugunun maksimum sapmasi olarak tanimlanir ve asagidaki gibi

ifade edilir.
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, C.—-C.
% Integral Homojenite = M x100 (29)
+

max min

Burada, Cmax Ve Cpin goriis alani igerisindeki maksimum ve minimum sayimlardir.
Diger degerlendirme olan "Diferansiyel Homojenite" ise belirli bir mesafedeki (6rnegin
5 piksel mesafesi) sayim yogunlugunun maksimum degisim hizi olarak tanimlanir ve

asagidaki gibi ifade edilir:

S, —S.
% Diferansiyel Homojenite = leoo (30)

max min

Burada, Smax Ve Sminse¢ilen mesafedeki maksimum ve minimum sayimlardir. NEMA
standartlarina gore integral homojenite % 10°den ve Diferansiyel Homojenite % 5’dan

kii¢iik olmalidir.

Sekil 2.45 SPECT/CT sisteminde alinan homojenite goriintiisii

Homojenite kusuru nedeni ile kesit goriintiisiinde, donme merkezi etrafinda sicak veya
soguk bir ring seklinde homojenite bozukluklar1 (Ring artefaktlar) meydana gelir.
Homojenite bozukluklari dedektdr ve sistem elektroniginden kaynaklanmaktadir.
Bunlar fotogogaltici tiip kazanglarinin uygun ayarlanmamasi, bir veya birkag tiipiin
calismamasi, kristaldeki kusur ve kirilmalar, kristali tiipe baglayan jelin homojen
olmaya dagilimi, yiiksek sayim hizinda bilgi toplama ve puls yiikseklik analiz6riiniin

(PHA) hatali ayarlanmasidir [10].
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2.14.2 Uzaysal Ayirma Giicii

Detektoriin birbirine yakim iki objeyi ayr1 ayr1 goriintiileyebilme yetenegine uzaysal
ayirma giici denir. Uzaysal ayirma giicii degerlendirmelerinde, noktasal ve ¢izgisel
kaynaklar, NEMA ayirma giicii fantomu ve diger ayirma giicii fantomlar1 kullanilabilir.
NEMA ayirma giicii fantomu ile noktasal veya cizgisel kaynaklar kullanilarak elde
edilen goriintii iizerinde profil ¢izilerek uzaysal ayirma giicii sayisal olarak (FWHM)
Olgtilebilir (Sekil 2.46). Bu profiller Gauss egrisi seklinde olacaktir. Bu egrinin yar1
yiikseklikteki tam genisligi (FWHM) uzaysal ayirma giiciinii verir.

Kristal kalinligi, fotogogaltic1 tiip sayisi, detektor-kaynak mesafesi (Sekil 2.47) ve
kolimator, sistemin uzaysal ayirma giicliinii etkileyen faktorlerdir. Kristal kalinligi
arttikga kristal icerisinde 1s1k dagilimi nedeni ile ayirma giicii azalmaktadir (FWHM
degeri artar). Kaynak- detekor mesafesi arttikga farkli yonlerden sagilan isinlar kristale
ulagip ayirma giiciinii bozmaktadir. Fotogogaltic1 tiip sayist arttikca aymrma giici
lyilesir. sonugta uzaysal ayirma giicline etki eden faktorler asagidaki gibi

smiflandirilabilir.

1) Dedektor tasarimi
2) Kolimator se¢imi ve donme ¢apinin uzunlugu
3) Projeksiyon sayisi, matris boyutlar1 ve sayim istatistigi

4) Kullanilan kesit algoritmasi ve uygulanan filtre

\ FWHM

4000

2000

Mesafe (mm)

Sekil 2.46 Noktasal kaynak ile ayirma giiciiniin niimerik olarak degerlendirilmesi
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Sekil 2.47 Uzaysal ayirma giicliniin mesafe ile degisimi

2.15 PET Sistemin Performans Ozellikleri

PET sistemi performansini belirleyen bir¢ok parametre mevcuttur. Uzaysal ayirma
giicii, tesadiifi sayim hizi, hassasiyet, foton azalimi, radyoaktif azalim ve sagilan 1sinlar
performans: etkileyen fiziksel sorunlardir ve her biri igin diizeltme teknikleri
Onerilmistir.  Sistemin performansini belirlemek i¢in sistemin tasarimi ile de ilgili
Ozelliklerin Olgiilmesi gerekir ve bu NEMA  (National Electrical Manufacturers
Association) tarafindan Onerilen 6lgtim protokollerinin standart kabul edilmesi ile
gergeklestirilir.  NEMA tarafindan ilk onerilen NU94 yontemleri daha sonra 2001
yilinda PET sistemlerinin tiim govde ve 3B taramalarindaki performanslarmi da
Olcecek sekilde NUO1 yontemleri ve son olarak da 2007 yilinda NUO7 standartlari
olarak genisletilmistir [7].

2.15.1 Uzaysal ayirma giicii

PET uzaysal ayirma giicii, sistemin iki ayr1 noktay1 ayirt etme kabiliyetini ifade eder.
Goriintiilenebilen ayr1 kaynaklar arasinda mesafe azaldikg¢a, ayirma giicii daha iyi
olmaktadwr. PET sistemlerinde uzaysal ayirma giicinii etkileyen fiziksel ve tasarim
ozelliklerine bagli faktorler vardir. Pozitronun menzili ilk faktordir. PET sistemi
pozitron azalimi yapan radyoaktif ¢ekirdegin degil, yok olma fotonunun yerini detekte

eder. Pozitron yok oluncaya kadar ortamda zikzakli bir yol alarak bir¢ok etkilesme
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yapar. Bu uzunluk pozitronun enerjisine baghdir ve pozitron menzilinden uzundur.
PET uygulamalarinda kullanilan farkli izotoplara ait pozitron enerjilerinin uzaysal
ayirma giiciine etkilemesi FWHM (yar1 yiikseklikteki tam geniglik) olarak 1- 1,5 mm
arasinda olup azalan pozitron enerjisi ile aymrma giicii iyilesir. Uzaysal ayirma
giictinii etkileyen ikinci faktor, pozitron ve elektronun tam etkilestikleri anda tamamen
hareketsiz olmamalaridir. Bu pargaciklarin diisiik momentumlari, aralarindaki yayilma
acismn  180%den daha farkhi (yaklasik 0,25°) olmasma neden olur, bu etkiye
dogrusalliktan sapma denir. Sistem hassasiyetini arttrmak igin kalin kristallerin (2-3
cm) kullanilmasi durumunda, yok olma fotonlarinin kristalin herhangi bir derinliginde
etkilesmeleri s6z konusudur, bu ise PET goriintiilerinde uzaysal ayirma giiciinii bozan
etkilesme derinligi sorununu ortaya ¢ikarir. Etkilesim derinligi bir diizeltme faktoriiniin
kullanilmasiyla ortadan kaldirilmaya calisilir. Ilk kullanilan diizeltme faktorii sintilator
iceresindeki etkilesme sonucunda meydana gelen 1s1gm, kristalin 6n ve arka
taraflarinda bulunan foto tiip ve foto diyotlar ile paylasilmasina dayanmaktadir. Foto
tiip ve foto diyotlara ulasan 151k miktar1 etkilesme derinligine bagli olacagindan
etkilesme noktasma daha yakin olan 151k dedektoriiniin sinyali daha siddetli olacaktir.

Diger diizeltme tekniginde ise, tek degil iki farkli kristal iist liste yerlestirilmistir [7].

2.15.2 Tesadiifi Sayim Hizi

Tesadlifi sayim hizi daha oOnce bahsedildigi gibi, es zamanli fotonlarin
dedeksiyonunda birbiri ile baglantili olmayan fakat ¢ok kisa bir zaman araliginda
olugsmus iki farkli yok olma olayina ait birer fotonun detekte edilmesi sonucu olusur.
Sistem farkli yok olma olaylarindan gelen bu fotonlar1 es zaman penceresi iginde
algiladigindan es zamanli fotonlar olarak kabul edecektir. Bu durum diizeltme
yapilmazsa goriintii kontrastini bozacak ve artefaktlar olusturacaktir. Diizeltme
teknigi geciktirilmis es zaman teknigidir. Bu teknikte iki tane es zaman devresi
kullanilir. lk devre tiim gercek ve tesadiifi es zaman saymmlarini tiim LOR’lar
boyunca &lger. ikinci devrede ise tiim gercek es zamanli sayimlar kayit dig1 birakilir.
Yani bu devrede detekte edilen fotonlar tesadiifi fotonlardwr. Her iki devrede

kayit edilen tek foton sayim hizi aynidir. Her LOR boyunca ikinci devrede sayilan
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tesadiifi fotonlar, birinci devrede kayit edilenlerden c¢ikarilir. Ciinkii ilk devrede

gercek + tesadiifi, ikinci devrede ise sadece tesadiifi fotonlar sayillmistir.

2.15.3 Hassasiyet

Hassasiyet, birim aktivite basmma saniyede Olglilen gergek es zamanli olaylarin
saptandig1 sayim miktaridir. Sistemin hassasiyeti, tasarim geometrisine ve 511 keV
enerjideki fotonlarn detektor tarafindan durdurulma etkinligine baglidir. Geometri,
detektore ulagsan foton sayismi ifade etmektedir. Cap1 kiigiik ve aksiyel yonde genis
tasarimlanan sistemlerin hassasiyeti fazladir. Detektor etkinligi, kullanilan kristalin
yogunluguna ve etkin atom numarasma baghdir. BGO bu durumda sayim etkinligi
en yuiksek kristaldir. Isik azalim siiresi ¢cok hizli olan LSO ve GSO kristallerinin yiiksek
sayim hizlarinda kullanilmasi, 3B goriintiilerinde yiiksek kalitede tiim govde

caligmalarinin yapilmasina olanak vermistir [10].

2.15.4 Foton azahm

Goriintilleme ajaninin enjekte edilmesi sonrasinda viicut igerisindeki organlardan
salman gama fotonlar1 (emisyon goriintiileme), detektorlere ulagsmak iizere yollar1
iizerindeki degisik yogunluktaki dokulardan gecerler ve bu esnada belli oranlarda
sogurulurlar. Sogurulma miktar1 fotonun kat ettigi mesafe ve icerisinden gectigi
dokunun yogunlugu ile dogru orantiidir. Ornegin gama fotonlar1 kemik
dokusundan gecerken, akciger dokusunda soguruldugundan daha ¢ok sogurulur. PET
goriintiilemede kullanilan fotonlarmm enerjilerinin  yiiksek olmasi (511 keV)
sogurulmanm belli bir oranda sinirli kalmasmi saglasa da yiiksek ¢oziiniirlikli
goriintiiler elde etmek icin bir diizeltmenin yapilmasi gerekir. Bu isleme foton
azalimi dilizeltmesi adi verilir. Bu diizeltmeyi yapmak icin fotonlarin yolu
iizerindeki farkli dokulara ait diizeltme katsayilarinin belirlenmesine ihtiya¢ vardir.
Bu bilgiler, PET tarama 6ncesi 511 keV enerjili bir nokta kaynak (*®Ge gibi) veya x-
151l bilgisayarli tomografi goriintiileri alinarak (transmisyon goriintiileme) saglanir

ve her bir goriintiiye bilgisayar tarafindan otomatik olarak uygulanir [10].
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2.17.5 Radyoaktif azahm

PET caligmalarinda ¢ok kisa yar1 Omiirlii radyoaktif kaynaklarin kullanilmasi ve
inceleme siiresinin bu yar1 6mre gore uzun olmasi bilgilerin radyoaktif azalima gore
diizeltilmesini gerektirir. Sinogramlar azalimin tersi olan (0,693t/T¢) faktorii ile
carpilir. Burada t caligmanin baglatildigi zamana gore sinogramlarin elde edildigi

stiredir. Tt ise radyoaktif maddenin fiziksel yarilanma siiresini temsil etmektedir.

2.17.6 Sagilan 1sinlar

Compton etkilesmeleri sonucunda sa¢ilmis es zamanli sayimlar ortaya cikar. Bu
durum, iki sagilmigs fotonun iki zit detektdre es zaman penceresi igerisinde
deteksiyonlar1 seklinde olur ve hatali pozisyon bilgilerinin kayit edilmesine neden
olur. Ayn1 zamanda goriintii kontrastini bozulmasina neden olur. PET sisteminde
sacilan fotonlarin etkisi SPECT’e gore daha fazladir. Bunun nedeni SPECT’de
gbriintii bozulmasini etkileyen sagilan fotonlar sadece obje boyutlari ile smirhdir ve
havadaki sacilmalar ithmal edilebilir, fakat PET“de sagilan fotonlarin olusturduklar1

LOR’lar objeden ge¢cmeyebilir.
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3. MATERYAL VE YONTEM

3.1 Arastirmada Kullanilan Gériintiileme Sistemleri
Bu c¢alismada ATATURK Egitim ve Arastrma Hastanesinde bulunan Siemens—
Biograph 6 True Point PET/BT ve GE-infinia Hawkeye 4 SPECT/BT kullanilmustir.

3.1.1 Siemens Biograph 6 True Point PET/BT

Bu goriintiileme sistemi asagidaki 6zelliklere sahiptir [37]
PET Ozellikleri :

- 3D goriintii toplama 6zelligi

- Dedektor Ring sayisi: 39 (se¢meli 52)

- Dedektor ring cap1: 84.2 cm

- Kiristal bilesimi LSO ve kristal boyutlar1 4x4x20 mm

- PM tiip basina kristal sayisi: 42

- Gorlinti olusturma algoritmalar: : FBP, Iterative (3D-OSEM)

- Goriintii matris secenekleri : 128x128 , 168x168 , 256x256

- Sistemin goriintii islemelerinde kullandig: filtreler: Boxcar, Butterworth,
Hamming, Hanning, Median, Parzen, Gauss, Sheplogan, Metz ve Winner

filtrelerdir

BT Ozellikleri :

- Sistem helikal ve ¢oklu kesit bir sistemdir (Helical-Multislice)
- Kesit kalinlik secenekleri :1.25, 2.5, 3,4,5, 6,8 ve 10.0 mm
- X-1s1n tiip gerilim segenekleri: 80, 110 ve 130 kVp

- X-181n tiip donme zamani se¢enekleri: 0.6 ,0.8 1.0 ve 1.5 s

- X-151n dedektor sayisi 6 tanedir ve Ark seklindedir

- Dedektoriin z eksen yoniindeki kalinligi: 1.00 mm
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Sekil 3.1 Siemens Biograph 6 True Point PET/BT

3.1.2 GE Infinia Hawkeye 4 SPECT/BT

Bu goriintiileme sistemi asagidaki teknik 6zelliklere sahiptir [38]

SPECT Ozellikleri :
- PM tiip sayisi: 59 ve ¢ap1 yaklasik: 2.53 cm
- Kristal kalinligr: 9.5 mm
- Kristal bilesimi: Nal(TT) ve boyutlari: 60 x 45.7 cm?
- Calisma modlar1 : siirekli ve kesikli (step & shoot)
- Kolimatorler : LEGP, LEHR

BT Ozellikleri :

- X-1s1n tiip odak nokta boyutu: 0.8 x0.8 mm?

- Maksimum tiip akimi: 345 mA

- X-151n tiip sogutma teknigi: yag

- CT- kesit genisligi : 5 mm (aksiyel Mode), 6 mm (helikal mode)

- Eszamanl olarak elde edilebilir kesit sayisi: 4

- Goriintii matrix boyutu secenekleri: 256x256 , 512x512

- Kesit goriintiisti elde etme algoritmalari : FBP , OSEM , MLEM

- Sistemin goriintii islemelerinde kullandig: filtreler: Gauss, Butterworth,

Hamming, Hanning, Median, Metz, Winner
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Sekil 3.2 GE Infinia Hawkeye 4 SPECT/BT

3.2 Cahsmalarda Kullamilan Deney Donanimlari

3.2.1 Hoffman 3D Beyin Fantomu (Model BR/3D/P)

Fantomun teknik 6zellikleri asagidaki gibi siralanabilir :

- Fantom, silindirik sekilde olup ve Polykarbonat maddesinden yapilmistir

- Fantom, 19 tabakadan olusmustur ve her tabaka kalmligr: 0.25 inch (0.635 cm)
- Fantomun i¢ ¢ap1: 20.8 cm, i¢ yiiksekligi: 17.5 cm

- Fantoma doldurulabilir hacim (Siv1) ~ 1.2 Lt

- 5 adet doldurma tapasi, 6 adet kapak vidasi ve 1 adet bosaltma tapasidir
Kullanim amaclari:

- Beyin bilgisayarli emisyon tomografisinin ¢calismalarinda kullanilan
yontemlerin degerlendirilmesi

- Ug boyutlu (3-D) goriintii elde etme yontemlerinin degerlendirilmesi

- Ug boyutlu (3-D) gériintii elde etme ydntemlerinde kullanilan azalim ve sagilim
diizeltme yontemlerinin degerlendirilmesi

- PET, SPECT ve MRI sistemlerinde 3D goriintii kayit yontemlerinin
degerlendirilmesi

- Arastirmalar
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Sekil 3.3 Hoffman 3D beyin fantomu (Model BR/3D/P)

3.2.2 Jaszczak Fantomu (Model ECT/DLX/P)

Fantomun teknik 6zellikleri asagidaki gibi siralanabilir:

- Fantom materyali PMMA olup ve silindirik sekildedir

- Fantomun duvar kalligi: 3.2 mm

- Fantomun i¢ ¢ap1: 21.6 cm, i¢ yliksekligi: 18.6 cm

- Fantom ii¢ kisimdan olusur Homojenite , kontrast (kati kiireler) ve ayirma giicti
(cubuklar) kismidir

- Cubukcaplar1:4.8,6.4,79,95,11.1, 12.7 mm

- Kati kiireler ¢aplar1: 9.5, 12.7,15.9,19.1, 254, 31.8mm

Kullanim amaclari:

- PET ve SPECT sistemlerinde kullanilmaktadir

- Sistem performans degerlendirilmeleri(kolimatdr, artefaktlar, kalibrasyon,
goriintii elde etme yontemleri)

- Rutin kalite kontrol testleri

- Donme merkezi(COR) hatalarinin degerlendirilmesi

- Homojenite artefaklarmin degerlendirilmesi

- Donme capma bagli uzaysal ayirma giici degisikliklerinin degerlendirilmesi

- Goriintii elde etme yontemlerinde kullanilan filtrelerin goriintii tizerindeki
etkilerinin degerlendirilmesi

- Goriintii elde etme yontemlerinde kullanilan azalim ve sac¢ilim diizeltme

yontemlerinin degerlendirilmesi - Arastirmalar
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Sekil 3.4 Deluxe JASZCZAK fantomu (Model ECT/DLX/P)

3.2.3 ®®Ge Cubuk Kaynak Fantomu (**Ge Rod Source)
- Fantom paslanmaz ¢elikten yapilmis ve aktivitesi: 1.2 mCi (44 MBqQ)
- Fantom gapt: 3.1 mm (+/- %20) uzunlugu: 190 mm

- PET sisteminin uzaysal ayirma giicii degerlendirilmelerinde kullanilmaktadir

Sekil 3.5 ®®Ge ¢ubuk kaynak fantomu

3.2.4 NEMA PET Scatter Fantomu (PET/NEMA-SCT/P)

Fantomun teknik 6zellikleri asagidaki gibi siralanabilir :

- Fantom materyali yiiksek yogunlukta polietelen HDPE (High Density
Polyethelen) maddesinden olugsmustur
- Fantom, 4 parcadan olusur ve her par¢a silindirik sekildedir

- Fantomun dis ¢ap1: 20.3 cm, agrligi: 21.5 kg, uzunlugu: 70 cm
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- 2 adet digli diigme, 1 adet ¢izgi kaynak (line source) i¢ ¢ap1: 3.2 mm , di§ ¢ap1 :
5 mm, hacim: 5.9 ml, 3 adet hizalama ¢ubugu (Alignment)

Kullanim amaclan :

- NEMA standartlarma gore kabul testlerin degerlendirilmesi
- Goriintilleme sisteminin sac¢ilan radyasyona hassasiyetinin degerlendirilmesi
- Cubuk kaynak i¢in farkli aktivitenin 61ii zamana etkisinin incelenmesi

Sekil 3.6 NEMA PET scatter fantomu (PET/NEMA-SCT/P) (sol), ®®Ge silindrik
PET fantomu (sag)

3.2.5 8Ge PET Silindirik Fantomu

Fantomun teknik 6zellikleri asagidaki gibi siralanabilir:

- Fantom, silindirik sekilde olup ve yiiksek yogunluklu polietilen (HDPE)
maddesinden tretilmistir

- Fantomun aktif bolgesi %Ge ile polimer karisimmdan olup ve 19 cm
yiiksekligindedir

- Fantomun aktivitesi (®*Ge): 2.24 mCi (83 MBq), yar1 6mrii: 270.8 giin

- Fantom g¢apr: 21.3 cm

- Fantomun kullanim amaci sistemin homojenitesinin degerlendirilmesidir
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3.3 Cahismalarda Gerceklestirilen Testler

Bu calismada oncelikle her iki sistemdeki (PET/CT ve SPECT/CT) mevcut olan
standart protokoller segilerek (tim viicut(WB), Beyin) her iki fantom i¢in (HBP,
Jaszczak) goriintiiler alimmustir. Calismanin ikinci asamasinda ise farkli algoritmalar ve
farkli filtreler kullanilarak yeni goriintiiller olusturmustur. Calismanin {giincii
asamasinda ise ayni algoritma kullanilarak (iterative (3D-OSEM)) farkli tekrar sayisi,
farkli altgrup sayisi (subset), kullanilan filtre genisligi ve biiyiitme faktorii (zoom)
degerleri degistirilerek yeni goriintiiler olusturulmustur. Calismanin son asamasinda

elde edilen goriintiiler IMAGEJ, yazilimi kullanarak degerlendirilmistir.

3.4 Jaszczak Fantomu ile Yapilan Cahsmalar

Bu calismada oncelikle PET/BT i¢in Jaszczak fantomu 2 mCi (**FDG) ile SPECT/BT
igin ise 15 mCi (**™Tc) aktivite ile doldurulmustur. Daha sonra fantomu her iki
sistemde tim viicut (WB) ve beyin protokollerinde sirasiyla elli milyon (50M)
toplayacak sekilde taranmistir. Goriintii toplama parametreleri, matris boyut 256x256,
biiyiitme faktorii (zoom) 2, Hanning filtre, Tekrarlayici1 (3D-OSEM) yontem igin tekrar
sayis1 6 ve altgrup sayisi (subset) 16, kesim frekansi 0.7 ve Butterworth filtresi igin gii¢

faktorii 5 olarak secilmistir.

Cizelge 3.1 PET/BT ve SPECT/BT sistemlerinde dl¢iimlerin gergeklestirildigi

protokoller
PET/BT - FDG (2mCi)
Altgrup
Protokol ad1 Toplama tipi Filtre Matris Zoom -I;ik';:lr sayisi Fm‘:}’;ﬂ
y (subset)

Beyin Iterative Gauss | 256x256 2,0 6 16 2,0
Tiim Viicut [terative Gauss | 168x168 1,0 4 8 5,0
SPECT/BT - Tc-99m (15 mCi)

Protokol adi Toplama tipi kolimator Toplama .| matrix | Zoom detektor
parametreleri
S&S,Arc
Tum Vicut FBP,Tekrarlayici LEHR 360,step3 128 1,5 1,2
dairesel 20 s/fr
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Cizelge 3.2 SPECT/BT sisteminde goriintiileri gostermek i¢im hekimlerin kullandiklar1 ve
hazir bulunan protokoller

. Maksimum
Protokol . oton . Kesim frekansi Gii¢ kesim
ag | Yontem | azahm FULLC (deviricm) | faktorii | frek
diizeltmesi rexansi
(devir/cm)
General .
SPECT FBP Yok Hanning 0,7 | ... 2,0
Oncology
SPECT FBP Yok Butterworth 0,28 10 2,0
Brain
SPECT FBP Yok Butterworth 0,5 10 2,0
Bone ;
SPECT FBP Yok Hanning 09 | ... 2,0

3.5 Hoffman Beyin Fantomu ile Yapilan Calismalar

Bu calismada oncellikle Hoffman Beyin Fantomu PET/BT sisteminde 1.27 mCi
(*®FDG) ve SPECT/BT sisteminde 15.5 mCi (**"Tc) aktivite ve su ile doldurulmustur.
Fantom her iki sisteme (FOV) yerlestirilerek beyin protokoliinde iki yiiz milyon
(200M) saymm sayim toplanmistir. Goriintli toplama parametreleri, matris boyut
256x256, biiyiitme faktorii (zoom) 2, Hanning filtre, Tekrarlayici (3D-OSEM) yontem
icin tekrar sayis1 6 ve altgrup sayisi 16, kesim frekansi 0.7 ve Butterworth filtresi i¢in

gii¢ faktorii 5 olarak seg¢ilmistir.

3.6 ®Ge Cubuk Kaynagi ile Yapilan Cahsmalar

Bu calismada aktivitesi 1.2 mCi (44 MBq) olan ®Ge kaynagi PET/BT sistemine
(FOV) yerlestirilmistir. Tiim viicut protokolunda 100 M sayim toplanarak kaynagin

kesit gdriintiisii olusturulmustur.

3.7 Doldurulabilir Cubuk Kaynag ile Yapilan Cahsmalar
fc capt 1lmm olan 3 adet gubuk kaynak her birisi 3mCi aktivite (**"Tc) ile
doldurulmustur. 1024x1024 matris boyutu(planar uzaysal ayirma giicti igin), 256x256
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matris boyutu (tomografik uzaysal ayirma giicii i¢in), LEHR kolimator ve dedektor-

kaynak mesafesi 20 cm gibi parametreler kullanilarak 6lgtimler yapilmistir.

3.8 NEMA PET Scatter Fantomu ile Yapilan Cahsmalar

Bu fantom sagici ortamdaki uzaysal aywrma giicii hesaplamalarinda kullanilmistir.
Bunun i¢in *®Ge ¢ubuk fantomu bu fantomun merkezine yerlestirilmistir. Goriintii
toplama parametreleri ise 168x168 matris boyutu, 50 M sayim ve tiim viicut protokolii

olarak kullanilmustir.

3.9 ®Ge PET Silindirik Fantomu ile Yapilan Cahsmalar
Bu fantom sistem homojenite hesaplamalarinda kullanilmistir. Bunun i¢in fantom,
sistem goriis alanina (FOV) merkezine yerlestirilmistir. Goriintii toplama parametreleri

ise 168x168 matris boyutu, 50 M sayim ve tiim viicut protokolii olarak kullanilmistir.

Sekil 3.7 PET/BT ve SPECT/BT sistemlerinde goriintii toplama asamasi
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3.10 Cahsmada Yapilan Olciimler

3.10.1 Hoffman Fantomu ile Yapilan Olgiimler

Beyinde Radyoaktivite Tutulum Orami (RCR): Insan beyni gri ve beyaz madde
olmak {izere iki ana kisimdan olusmaktadir. Bu ayr1 kisimlar insan i¢in farkl
fonksiyonlar yapmaktadir. Genelde insan beyni glikoz ile ¢calismaktadir. Ancak bu iki
kismin yapisindan ve yaptiklar1 fonksiyondan dolay: her iki kisim tarafindan tiiketilen
glikoz miktar1 da degismektedir. Genelde gri madde tarafindan tiiketilen glikoz miktari,
beyaz maddenin dort katidir. Iki kismin arasinda tiiketilen glikoz miktar1 (FDG tutulum

orani) asagidaki gibi hesaplanmaktadir.

GM
RCR=—— 32
WM (32)
GM : Beyin gri maddedeki radyoaktivite tutulum miktaridir (¢izilen ROI i¢in ortalama
sayim miktaridir).

WM : Beyin beyaz maddedeki radyoaktif tutulum miktaridir.

Gri madde ile CSF arasinda Kontrast 6lciimii: Insan beynin diger kismi1 omurilik
stvisidir. Bu sivi genelde beyinin orta kisimlarinda yer almaktadir. Diisiik kontrasth
goriintiileme sistemlerinde bu sivi gri madde ile tek bir obje olarak goriintiilenir. Bu
sebeple her iki kismin (gri ile sivi ) ayr1 goriintiilenebilmesi i¢in sistemin kontrasti

yiiksek olmalidir ve asagidaki gibi hesaplanmaktadir [26].

BG(GM) — Lez(CSF)
BG(GM)

Kontrast(C) = (33)

BG: Beyin gri maddede radyoaktif tutulum miktaridir (¢izilen ROI i¢in ortalama sayim
miktaridir)
Lez: Beyin CSF oldugu yerde radyoaktivite tutulum miktaridir (¢izilen ROI i¢in

ortalama sayim miktaridir)

CSF : Beyin omurilik s1visi (Cerebrospinal Fluid)

65



Sekil 3.8 RCR , kontrast ve % rms 6lgmek {izere kullanilmig
Hoffman fantomunun kesit gériintiisii

Giiriiltii (% rms) :
Girtlti,, bir obje (aktivite dagilimi homojen) goriintiisiiniin sayim dagilimimdaki

dalgalanmalarin bir 6l¢iisiidiir ve asagidaki gibi hesaplanmustir.

D100 (34)
Mean

%rms =

SD : Fantomun homojen bélgesinde gizilen ROI i¢in standart sapmadir.

Mean :Fantomun homojen bdlgesinde ¢izilen ROI i¢in ortalama sayimdir.

Kontrast Giiriiltii Oram (CNR) :

Kontrast giiriiltii orani, medikal goriintii kalitesini ifade eden bir dl¢iidiir ve asagidaki
gibi hesaplanmustir [14].

BG(GM ) — Lez(CSF)
SD,.

CNR =

(35)

SDgg : Gri maddede (BG) ¢izilen ROI i¢in standart sapma.
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3.10.2 Jazczak Fantomunda Yapilan Ol¢iimler

Kontrast (C) :

Kontrast, hasta igerisindeki bir olusum (lezyon, nodiil gibi) veya bir objenin sayim
miktarinin ,¢cevresindeki (Background) sayim miktarina olan farklilig1 olarak tanimlanir

ve agagidaki gibi hesaplanmistir.

Kontrast(C) = (BG —Bl_gzyon) (36)

BG : Fantomda homojen bir bolgede ¢izilen ROI i¢in ortalama sayimdir.

Lezyon : Lezyon iizerinde ¢izilen ROI i¢in ortalama sayimdir.

Giiriiltii (% rms) :
Giiriilti, bir obje (aktivite dagilimi homojen) goriintiisiiniin sayim dagilimindaki

dalgalanmalarmn bir 6l¢iisiidiir ve asagidaki gibi hesaplanmstir.

%rms = x100 (37)

Mean
SD : Fantomun homojen bdlgesinde ¢izilen ROI i¢in standart sapmadir.

Mean :Fantomun homojen bdlgesinde ¢izilen ROI i¢in ortalama sayimdir.

BG
ROI

Lezyon

Sekil 3.9 Giiriiltii ve kontrast hesaplamalarinda kullanilan kesit goriintiileri
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Kontrast Giiriiltii Oram1 (CNR):

CNR = (BG — Lezyon) (38)

BG

SDgg : Fantomda homojen bir bolgede ¢izilen ROI i¢in standart sapmadir.

3.10.3 ®*Ge Fantomunda Yapilan Ol¢iimler
Ayirma Giicii (FWHM):

Dedektoriin birbirine yakin iki objeyi ayri ayr1 goriintiileyebilme yetenegine uzaysal
ayirma giicii denir. Cubuk kaynagim kesit goriintiisiiniin tizerinde ROI (profil) ¢izerek

FWHM degerleri hesaplanmustir.
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4. BULGULAR

4.1 PET/BT Sisteminin Analizi
Olgiimlere baslamadan 6nce PET/BT sisteminin homojenite ve uzaysal ayirma giicii

%8Ge silindirik ve cubuk fantomu kullanilarak asagidaki gibi 6l¢iilmiistiir.

Cizelge 4.1 Farkli goriintii matris boyutlar1 i¢in sagict ortamda oOl¢iilmiis uzaysal
ayirma gilicii sonuclar1 (tekrarlayict yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi
(subset): 16 Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 2)

PET/CT - Uzaysal ayirma giicii (FWHM) - Sacici ortamda
Matris Boyutu 128x128 168x168 256x256
FWHM(mm) 10 7,98 7,16

Cizelge 4.2 PET/BT sisteminin uzaysal ayirma giici ve homojenite sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset): 16 Hanning
filtre, kesim frekansi: 0.7, matris boyutu: 256x256, , biiyiitme faktorii

(zoom): 2)
PET/BT Uzaysal ayirma giicii — PET/CT - *®Ge
FWHM(mm) Homojenite (%) | Integral | Diferansiyel
Hava 4,65 UFOV~ 9,16 4,65
Sagici ortam 7,16 CFOV~ 6,98 3,37

Cizelge 4.3 PET/BT sisteminin farkli filtreler i¢in hesaplanan uzaysal ayirma giicii
sonuglar1 ,matris boyutu:256x256, kesim frekanst:0.7, bliylitme faktorii
(zoom):2, tekrarlayic1 yontem igin tekrar sayist: 6, altgrup sayisi(subse):16

) FWHM_(mm)
Filtre
FBP Tekrarlayici (3D-OSEM)
Butterworth” 4,82 4,10
Gauss 5,04 4,84
Hanning 4,90 4,65
"UFOV: Faydali Gériis Alani "CFOV: Merkezi Goriis Alani

“Butterworth filtre icin gii¢ faktorin =5
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Uzaysal ayirma giicii artan matris boyutu (kiigiilen piksel boyutu) ile artmistir. Sagict
ortamdaki FWHM, havaya gore daha biiyliktiir, yani ayirma giicii bozulmustur
(cizelgeler 4.1ve 4.2 ). Cizelge 4.2°de sistemin homojenite sonuglar1 verilmistir ve bu
sonuclar NEMA standartlarma gore (integral homojenite <%10, diferansiyel

homojenite <%5) uyumlu bulunmustur.

Cizelge 4.4 PET/BT sisteminin goriis alaninin farkli noktalarinda uzaysal ayirma giicii
sonuglar1 (tekrarlayict yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset): 16,
Gauss filtre, kesim frekansi: 0.7, matris boyutu: 256x256, biiyiitme faktorii
(zoom): 2)

PET/BT- Uzaysal ayirma giicii- F'WHM (mm)- 3D-OSEM

Transvers (x=0,y=1cm) 5,18
Tanjantial (x=0, y = 10 cm) 5,66
Radial (x=10,y=0cm) 6,05

Cizelge 4.5 PET/BT sisteminin farkli parametreler i¢in hesaplanan uzaysal ayirma giicii
sonuglar1 (tekrarlayict yontem, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7, matris
boyutu: 256x256)

Tekrar | FWHM | Altgrup | FWHM | zoom | Fwhim | IO BSEED | pwiim
sayist (mm) saylsl (mm) (mm) (mm)
1 4,60 4 4,61 1 6,13 2 4,43
2 4,40 8 4,63 2 4,65 4 6,08
3 4,61 16 4,52 3 4,85 6 7,66
4 4,48 21 4,30 4 4,60 8 9,46
5 4,37
6 4,43
7 4,40
8 4,62
Ortalama 4,49 4,39 5,06 6,91
SD” 0,11 0,29 0,72 2,15
% COV "~ 2,34 6,79 14,29 31,16
Ortanca” 4,46 4,46 4,75 6,87

% COV = SD/Ortalamax 100 SD : Standart sapma Ortanca : Median
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Cizelge 4.5’de uzaysal ayirma giicliniin tekrar ve altgrup sayisi (subset) ile ¢ok
degismedigi goriilmiistiir. Ayrica uzaysal ayirma giiciiniin filtre genisligi ve bliylitme
faktorli (zoom) ile arttig1 goriilmiistiir. Ancak biiyiitme faktorii (zoom) = 2’den sonra
cok belirgin bir degisim goriilmemistir.

Cizelge 4.6 PET/BT sisteminde Hoffman fantomu ve hastada hesaplanan RCR
sonuglar1 (tekrarlayict yontem,tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):
16matris boyutu: 256x256, Gauss filtre, filtre genisligi: 5, kesim frekanst:

0.7)
RCR(Diizeltmeli) RCR(Diizeltmesiz)
Hasta (D.G) 3,05 4,85
Hoffman Fantomu 3,32 4,75

Cizelge 4.6’de PET/BT sisteminde fantom ve gecek hasta RCR degerlerinin birbirine

yakin oldugu gorilmiistiir.

4.1.1 Jaszczak Fantomu ile Elde Edilen Bulgular

Bu fantom ile yapilan 6l¢iimlerde, martis boyutu: 256x256, biiyiitme faktori (zoom): 2,
filtre genisligi: 2 mm, Butterworth filtresi i¢in gii¢ faktorii: 5 ve kesim frekansi: 0.7
olarak standart degerler kullanilmistir. Ayrica Tekrarlayici teknikte tekrar sayisi: 6 ve
alt grup sayis1 (subset): 16 olarak kullanilmistir. Kontrast ve CNR hesaplamalarinda

Jaszczak fantomunda lezyonlarin en biiytigii (31.8 mm) kullanilmistir.
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0
Butterworth Gauss Hanning
Filtre

Sekil 4.1 Jaszczak fantomu, farkl filtreler igin hesaplanan kontrast sonuglari (tekrarlayici
yontem, tekrar sayist: 6, altgrup sayisi (subset):16, lezyon ¢apt: 31.8 mm, kesim
frekanst: 0.7, biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Not: Diizeltmeli: Foton azalim diizeltmesi varken; Diizeltmesiz: Foton azalim
diizeltmesi yokken.
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% rms

® Diizeltmesiz

Butterworth Gauss Hanning
Filtre

Sekil 4.2 Jaszczak fantomu,farkli filtreler i¢in hesaplanan % rms sonuglari (tekrarlayici yontem,
tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii
(zoom): 2)

50 -
4,5 -
4,0 -
3,5
3,0 -

2,5 -
20 - H Diizeltmesiz

CNR

1,5 A Dizeltmeli
1,0 -
0,5 -
0,0

Butterworth Gauss Hanning
Filtre

Sekil 4.3 Jaszczak fantomu, farkli filtreler i¢in hesaplanan CNR sonuglari (tekrarlayict yontem,
tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, lezyon ¢api: 31.8 mm, kesim frekansi: 0.7,
biyiitme faktorii (zoom): 2)
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Kontrast, % rms ve CNR foton azalim diizeltmesi yokken daha yiiksek bulunmustur
(Sekiller 4.1, 4.2 ve 4.3). Butterworth filtrede giiriiltii(% rms) miktari, Gauss ve
Hanning filtrelere gore yiiksek bulunmustur (Sekil 4.2). Hanning filtrede ise CNR,
Butterworth ve Gauss filtrelere gore yiiksek bulunmustur (Sekil 4.3).

m Tekrarlayic
FBP

Butterworth Gauss Hanning
Filtre

Kontrast(C)
KR e I e R e R e A S R e R N
= N W P U1 N 0O O
1 1 1 1 1 1 1 1 J

o
o

Sekil 4.4 Jaszczak fantomu, farkh filtre ve Kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan kontrast
sonuglari (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢api: 31.8 mm, bilyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.5 Jaszczak fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan % rms
sonuglart (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayist (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.6 Jaszczak fantomu, farkh filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan CNR
sonuclar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 2)

FBP yontemindeki kontrast ve % rms tekrarlayici (3D-OSEM) yonteme goére daha
yiiksek bulunmustur (sekiller 4.4 ve 4.5). Ancak tekrarlayic1 yontemdeki CNR, FBP’ ye
gore daha yiiksek bulunmustur (sekil 4.6).

Ls: Diisiik sayim istatistigi (Low statistics) , HS: yiiksek sayim istatistigi (High statistics)

o e e o
[<2 BN o
1 1 1 1

B |s- 50 M sayim

Kontrast(C)
o
(9]

Hs- 200 M sayim

o o o o
[ SRR O N
1 1 1 1

o

Sayim istatistigi

Sekil 4.7 Jaszczak fantomu, farkli sayim istatistigi ig¢in hesaplanan kontrast sonuclar
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli,matris boyutu:256x256, lezyon ¢ap1:31.8mm,
Hanning filtre, kesim frekans1: 0.7)
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Sekil 4.8 Jaszczak fantomu, farkli sayim istatistigi i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:256x256, Hanning filtre, kesim
frekans1: 0.7)
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Sekil 4.9 Jaszczak fantomu, farkli sayim istatistigi icin hesaplanan CNR sonuglar1 (tekrarlayict
yontem, diizeltmeli, matris boyutu:256x256, lezyon ¢api:31.8mm Hanning filtre,
kesim frekansi: 0.7)
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Yiiksek sayim i¢in Olciilen kontrast ve CNR’da diisiik sayim sonuglarina gore bir artis,
% rms’de ise bir diislis goriilmiistiir. Ancak % rms sonuglarindaki diisiis, kontrast

sonuglaridaki artis ile kiyaslandiginda daha belirgindir (Sekiller 4.7, 4.8, 4.9).
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Sekil 4.10 Jaszczak fantomu, farkli sayim istatistigi i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:168x168, lezyon ¢ap1:31.8mm,
Gauss filtre, filtre genigligi:5mm, kesim frekansi: 0.7)
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Sayim istatistigi

Sekil 4.11 Jaszczak fantomu, farkli sayim istatistigi i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:168x168, Gauss filtre, filtre
genisligi:Smm, kesim frekansi: 0.7)
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Sekil 4.12 Jaszczak fantomu, farkli sayim istatistigi i¢in hesaplanan CNR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:168x168, lezyon ¢ap1:31.8mm Gauss
filtre, filtre genisligi:5mm, kesim frekansi: 0.7)

Yiiksek sayim i¢in dl¢iilen kontrast ve CNR’da diisiik sayim sonuglarina gore bir artis ,
% rms’de ise bir diislis goriilmiistiir. Ancak % rms ve CNR sonuglarindaki degisim,
kontrast sonuglar1 ile kiyaslandiginda daha belirgin oldugu gozlenmistir (sekiller 4.10,
4.11, 4.12). Bu sonuglar daha 6nce Hanning filtre igin 4.7, 4.8, 4.9 sekillerindeki
sonuglarla karsilastirildiginda daha diisiik bulunmustur. Bunun sebebi filtre ve matris

boyutunun farkli olmasidir.
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Sekil 4.13 Jaszczak fantomu, farkli lezyon cap1 ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan
kontrast sonuglar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, Hanning
filtre, kesim frekansi: 0.7, biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.14 Jaszczak fantomu, farkli lezyon ¢api ve filtre i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim
frekansi: 0.7, bliyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.15 Jaszczak fantomu, farkli lezyon c¢api ve filtre i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(FBP yontemi, diizeltmeli, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 2)

Daha Once sekil 4.4’de gosterildigi gibi, FBP yontemindeki kontrast miktari
Tekrarlayict (3D-OSEM) yonteme gore yiiksek bulunmugstur (Sekil 4.13).
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Sekil 4.16 Jaszczak fantomu, farkli lezyon ¢api ve tekrar sayisi igin hesaplanan kontrast
sonuglari (tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre,
kesim frekans1: 0.7, biiyilitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.17 Jaszczak fantomu, farkli lezyon ¢ap1 ve altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan
kontrast sonuglar1 (tekrarlayici yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim
frekansi: 0.7, biiylitme faktorii (zoom): 2)

Lezyon cap1 arttikga, artan tekrar ve altgrup sayisina bagli olarak kontrast artmigtir
(Sekiller 4.16 ve 4.17).
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® 256x256,Hanning-2mm, 50M sayim Il 256X256,Hanning-2mm,200M sayim

168X168,Gauss-5mm,50M sayim X 168X168,Gauss-5mm,200M sayim
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Sekil 4.18 Jaszczak fantomu, farkli lezyon g¢api ve goriintii toplama parametreleri igin
hesaplanan kontrast sonuglari ( tekrarlayici yontem, diizeltmeli, kesim frekansi: 0.7)

Lezyon gap1 ve saymmin artmasi ile kontrastin arttigi gorilmiistiir. 256x256 matris
boyutu-Hanning filtre-2mm i¢in &lgiilen kontrast sonuglari, 168x168-Gauss-5mm
sonuglarina gore yliksek bulunmustur (Sekil 4.18 ).
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Sekil 4.19 Jaszczak fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan kontrast sonuglari (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayis1 (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢api: 31.8 mm, bilyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.20 Jaszczak fantomu, farkli tekrar sayisi igin hesaplanan % rms sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.21 Jaszczak fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan CNR sonuglar1 (tekrarlayict
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Tekrar sayist arttikca kontrast ve % rms’in arttigi ve CNR’nin azaldigi gorilmiistiir.
Ancak 4. tekrardan sonra kontrastta ve CNR’de fazla bir degisim goriilmemistir
(Sekiller 4.19, 4.20, 4.21).
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Sekil 4.22 Jaszczak fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.23 Jaszczak fantomu, farkli altgrup sayis1 (subset) ig¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.24 Jaszczak fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) igin hesaplanan CNR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 2)

Altgrup sayisi (subset) arttikca kontrastin ve % rms’in arttigit ve CNR’nin azaldigi
goriilmiistiir. Ancak 8. altgrup sayisindan sonra kontrast’ta ve CNR’de fazla bir
degisim goriilmemistir (Sekiller 4.22, 4.23, 4.24).
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Sekil 4.25 Jaszczak fantomu, farkli filtre genisligi i¢in hesaplanan kontrast sonuclari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.26 Jaszczak fantomu, farkli filtre genisligi i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, bityilitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.27 Jaszczak fantomu, farkl filtre genisligi i¢in hesaplanan CNR sonuglari (tekrarlayict
yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre, kesim
frekanst: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 2)

Sekil 4.25°de kontrastin, artan Gauss filtre genisligi ile azaldig1 goriilmiistiir. Baska bir
ifade ile kontrast filtre genisligi ile ters orantihidir. Gauss filtre genisligi arttikga %

rms’in azaldig1 ve CNR’in arttig1 goriilmistiir (Sekiller 4.26, 4.27).
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Sekil 4.28 Jaszczak fantomu, farkli biiyiitme faktorii (zoom) i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayis: (subset): 16, Hanning
filtre, kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm)

40 -

30

% rms

Zoom

Sekil 4.29 Jaszczak fantomu, farkl biiyiitme faktorii (zoom) igin hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli,tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Hanning filtre,
kesim frekans1: 0.7)
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Sekil 4.30 Jaszczak fantomu, farkli biiylitme faktorii (zoom) igin hesaplanan CNR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayist (subset): 16, Hanning
filtre, kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢ap1: 31.8 mm)

Gauss

Butterworth Gauss Hanning
Sekil 4.31 Jaszczak fantomu, farkli filtrele i¢in alinmis goriintiler, FBP yontemi (iist),

tekrarlayic1 yontem (alt), (diizeltmeli ,tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16,
kesim frekansi: 0.7, biiylitme faktori (zoom):2)
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Sekil 4.32 Jaszczak fantomunun kesit gortintiileri, tekrarlayici yontem, diizeltmeli, farkli tekrar
sayisi icin Hanning filtre altgrup sayisi (subset): 16, farkli altgrup sayisi (subset)
icin Hanning filtre tekrar: 6, Gauss filtre genisligi icin tekrar: 6, altgrup sayisi
(subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiylitme faktorii (zoom): 2
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Zoom:1 Zoom: 2 Zoom : 3 Zoom: 4

Sekil 4.33 Jaszczak fantomu, farkli bilyiitme faktorii (zoom) igin alinan Kesit goriintiileri
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli ,tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Hanning
filtre, kesim frekansi: 0.7)

Biiyiitme faktorii (zoom) arttikga % rms’in arttig1 ve CNR’1mn azaldig1 goriilmiistiir.
Ancak biiyiitme faktorii (zoom) =2’den sonra % rms ve CNR’da fazla bir de§isim
goriilmemistir (Sekiller 4.29, 4.30). Ayrica kontrastin biiyiitme faktorii (zoom) ile
degismemesi goriilmiistiir (sekil 4.28) .

FBP yontemindeki giiriiltii miktarinin (% rms), tekrarlayic1 (3D-OSEM) yonteme gore
yiiksek oldugu goriilmiistiir (Sekil 4.31). Tekrar, altgrup sayisi (subset) ve biiyiitme
faktorii (zoom) artmasi ile giirtiltiiniin arttigir gortilmistiir (Sekiller 4.32, 4.33). Gauss
filtre genisliginin artmasi ile giiriiltiiniin azaldig1 goriilmistir (Sekil 4.32). Bu sonuglar
daha once gosterilen niimeriksonuglar (Sekiller 4.5, 4.20, 4.23, 4.26, 4.29) ile uyumlu

bulunmustur.
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4.1.2 Hoffman Fantomu ile Elde Edilen Bulgular
Bu fantom ile yapilan olgiimlerde Jaszczak fantomunda kullanilan ayni standart
degerler (goriintii parametreleri) kullanilmistir.  Ayrica CNR  yerine RCR

hesaplanmigtir.

Not: Diizeltmeli: Foton azalim diizeltmesi varken; Diizeltmesiz: Foton azalim diizeltmesi
yokken.
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Sekil 4.34 Hoffman fantomu, farkli filtreler i¢in hesaplanan kontrast sonuglari (tekrarlayici
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayist (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiylitme
faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.35 Hoffman fantomu, farkli filtreler ig¢in hesaplanan % rms sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayist (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiylitme
faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.36 Hoffman fantomu, farkl filtreler i¢in hesaplanan RCR sonuglari (tekrarlayici

yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biylitme
faktorii (zoom): 2)

Foton azalim diizeltmesiz ile hesaplanan kontrast, % rms ve RCR degerleri,
diizeltmelideki degerlere gore yiiksek c¢ikmustir (sekiller 4.34, 4.35 ve 4.36). Bu
sonuglar daha dnce Jaszczak fantomunda gosterilen sonuglar (Sekiller 4.1, 4.2, 4.3) ile

uyumlu bulunmustur.
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Sekil 4.37 Hoffman fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan kontrast
sonuglar (diizeltmeli ,tekrar sayisi: 6, altgrup sayis1 (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biyiitme faktorii (zoom): 2)

90



=
o
)

9 .
8 .
7 .
(7] 6 ]
E 5 -
X 4 - | Tekrarlayici
37 FBP
2 .
1 .
0
Butterworth Gauss Hanning
Filtre

Sekil 4.38 Hoffman fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan % rms
sonuglari (diizeltmeli ,tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biiyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.39 Hoffman fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan RCR
sonuglar1 (diizeltmeli ,tekrar sayisi: 6, altgrup sayis1 (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)

FBP yontemindeki kontrast ve % rms degerleri, tekrarlayici (3D-OSEM) yonteme gore
yiiksek, RCR i¢in az bir fark goriilmiistir (Sekiller 4.37, 4.38, 4.39). Ayrica bu
sonuglar daha 6nce Jaszczak fantomunda gosterilen sonuglar (Sekiller 4.4, 4.5, 4.6) ile

uyumlu bulunmustur.
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Sayim istatistigi

Sekil 4.40 Hoffman fantomu, farkli sayim istatistigi ig¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:256x256, Hanning filtre, kesim
frekansi: 0.7)
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Sekil 4.41 Hoffman fantomu, farkli sayim istatistigi i¢in hesaplanan % rms sonuglari
y g p
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:256x256, Hanning filtre, kesim
frekansi: 0.7)
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Sekil 4.42 Hoffman fantomu, farkli sayim istatistigi igin hesaplanan RCR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli,matris boyutu:256x256, Hanning filtre, kesim
frekans1: 0.7)

Yiiksek sayim i¢in 6l¢iilen kontrast ve RCR’da diisiik sayim sonuglarina gore bir artis,
% rms’de ise bir diisiis goriilmiistiir. Ancak % rms sonuglarindaki diisiis, kontrast ve
RCR sonuglarindaki artis ile kiyaslandiginda daha belirgindir (Sekiller 4.40, 4.41,
4.42).
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Sekil 4.43 Hoffman fantomu, farkli sayim istatistigi i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:168x168, Gauss filtre, filtre
genisligi:Smm, kesim frekansi: 0.7)
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Sekil 4.44 Hoffman fantomu, farkli sayim istatistigi icin hesaplanan % rms sonuglar
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, matris boyutu:168x168, Gauss filtre, filtre
genisligi:Smm, kesim frekansi: 0.7)
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Sekil 4.45 Hoffmann fantomu, farkli lezyon ¢api ve sayim istatistigi i¢in hesaplanan RCR
sonuclar1 (tekrarlayici yontem, diizeltmeli,matris boyutu:168x168, Gauss filtre,
filtre genisligi:Smm, kesim frekansi: 0.7 )

Yiiksek sayim i¢in 6lciilen kontrast ve RCR’da diisiik sayim sonuclarina gore bir artis,

% rms’de ise bir diigiis goriilmiistiir. Ancak % rms sonuglarindaki diisiis, kontrast ve
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RCR sonuglarindaki artig ile kiyaslandiginda daha belirgindir (Sekiller 4.43, 4.44,
4.45). Bu sonuglar daha once 4.40, 4.41, 4.42 sckillerde gosterilen sonuglarla
karsilastirildiginda daha diisiik bulunmustur. Bunun nedeni filtre ve matris boyutunun

farkli olmasidir.
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Sekil 4.46 Hoffman fantomu, farkli tekrar sayis1 i¢in hesaplanan kontrast sonuglari (tekrarlayict
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiyiitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.47 Hoffman fantomu, farkl: tekrar sayis1 i¢in hesaplanan % rms sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.48 Hoffman fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan RCR sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)

Tekrar sayisi arttikga kontrast, % rms, ve RCR’mn arttigi goriilmiistiir. Ancak 4.
tekrardan sonra fazla bir degisim goriilmemistir (Sekiller 4.46, 4.47, 4.48). Ayrica bu
sonuglar daha 6nce Jaszczak fantomu igin verilen sonuglar (Sekiller 4.19, 4.20, 4.21) ile

uyumlu bulunmustur.
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Sekil 4.49 Hoffman fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.50 Hoffman fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.51 Hoffman fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan RCR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 2)

Altgrup sayis1 (subset) arttikca kontrast, % rms ve RCR’m arttig1 goriilmiistiir. Ancak
ve 8. altgrup sayisindan sonra fazla bir degisim goriilmemistir (Sekiller 4.49, 3.50,
4.51). Ayrica bu sonuglar daha dnce Jaszczak fantomunda gosterilen sonuglar (Sekiller

4.22, 4.23, 4.24) ile uyumlu bulunmustur.
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Butterworth Gauss Hanning

Butterworth Gauss Hanning
Sekil 4.52 Hoffman fantomu, farkli filtreler i¢cin alinmis goriintiiler, FBP yontemi (iist),

tekrarlayict yontem (alt), (tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, biiyiitme
faktorii (zoom):2, kesim frekansi: 0.7, diizeltmeli)
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Sekil 4.53 Hoffman fantomu, farkl: tekrar sayisi i¢in alinmig goriintiiler (tekrarlayici yontem,
diizeltmeli, altgrup sayisi (subset): 16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme
faktorii (zoom): 2)
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Sekil 4.54 Hoffman fantomu, farkl: altgrup sayisi (subset) i¢in alinmig goriintiiler (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7, biiylitme faktorii
(zoom): 2)

FBP yontemindeki giirilti miktarinn (% rms) Tekrarlayict (3D-OSEM)
yontemindekine gore yiiksek oldugu goriilmistir (Sekil 4.52). Tekrar ve altgrup
sayisinin (Subset) artmasi ile giiriiltiiniin arttig1 goriilmistiir (Sekiller 4.53, 4.54). Bu
sonuclar daha once gosterilen niimerik (Sekiller 4.38, 4.47, 4.50) ve Jaszczak

fantomunun gorsel sonuglar1 (Sekiller 4.31, 4.32) ile uyumlu bulunmustur.
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4.2 SPECT/BT Sisteminin Analizi
Olgiimlere baslamadan 6nce SPECT/BT sisteminin homojenite ve uzaysal ayirma giicii

(havada ve sagic1 ortamda) asagidaki gibi 6l¢tilmiistiir.

Cizelge 4.7 SPECT/BT sisteminin planar uzaysal ayirma giicii sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, matris boyutu: 1024x1024,
piksel boyutu: 0.3 mm, Hanning filtre, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

SPECT/CT - Planar Uzaysal Ayirma Giicii — FWHM(mm)

Dedektor 1 Dedektor 2

7,7 7,34

Cizelge 4.8 SPECT/BT sisteminin tomografik uzaysal ayirma giicii sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, matris boyutu:
256x256, piksel boyutu: 4.8 mm, Hanning filtre, 120 projeksiyon-360°)

SPECT/BT- Tomografik Uzaysal Ayirma Giicii — FWHM(mm)

Hava Sagic1 ortam

12,13 15,65

Cizelge 4.9 SPECT/BT sisteminin faydali goriis alan (UFOV) ve merkezi goriis alan
(CFQV) ve her iki dedektor i¢in homojenite sonuglarsi.

SPECT/BT - Homojenite

Dedektor 1 Dedektor 2
Homojenite Integral Diferansiyel | Homojenite Integral Diferansiyel
(%) (%)
UFOV 1,83 1,47 UFOV 1,94 1,45
CFOV 1,69 1,42 CFOV 1,65 1,27

SPECT/BT sisteminde planar uzaysal ayirma giictiniin her iki dedektor igin birbirine
yakm oldugu goriilmiistiir (Cizelge 4.7). Ayrica sistemin sagici ortamdaki tomografik
uzaysal aymrma giiciiniin havaya gore daha diisiik (FWHM daha yiiksek) bulunmustur
(Cizelge 4.8). Sistemin homojenitesi ise NEMA standartlarina gére uygun bulunmustur

(Diferansiyel homojenite <%5, integral homojenite <%10).

100




4.2.1 Jaszczak Fantomu ile Elde Edilen Bulgular
Bu fantom ile yapilan 6lgiimlerde, 50 M sayim, matris boyutu 128x128, Butterworth
filtresi i¢in gili¢ faktori: 5, kullanilan tiim filtreler i¢in kesim frekansi: 0.7 ve bliylitme

faktorii (zoom): 1.5 olarak kullanilmagtir.
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Kontrast(C)

0,3 - Diizeltmesiz
0,2 -
0,1 -
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Filtre

Sekil 4.55 Jaszczak fantomu, farkli filtreler i¢in hesaplanan kontrast sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, lezyon capr: 31.8 mm, kesim
frekanst: 0.7, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

Not: Diizeltmeli: Foton azalim diizeltmesi varken; Diizeltmesiz: Foton azalim diizeltmesi
yokken.
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0
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Sekil 4.56 Jaszczak fantomu, farkli filtreler icin hesaplanan % rms sonuglart (tekrarlayici
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayist (subset):16, kesim frekanst: 0.7, biiyiitme
faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.57 Jaszczak fantomu, farkli filtreler i¢in hesaplanan CNR sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayist (subset):16, lezyon ¢ap1: 31.8 mm, kesim
frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Kontrast ve CNR, foton azalim diizeltmesi varken daha yiiksek bulunmustur. Giiriiltii
(% rms) ise foton azlim diizeltmesi yokken daha yiiksek bulunmustur. Ayrica
Butterworth filtrede giiriiltii ve kontrast miktar1 yiiksek bulunmusken, hanning filtrede
CNR yiiksek bulunmustur (Sekiller 4.55, 4.56, 4.57).
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Sekil 4.58 Jaszczak fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan kontrast
sonuglar1 (diizeltmeli, tekrar sayist: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekanst:
0.7, lezyon capi: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.59 Jaszczak fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan % rms
sonuclar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi:
0.7, biiytitme faktori (zoom): 1.5)
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Sekil 4.60 Jaszczak fantomu, farkli filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan CNR
sonuclar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekanst:
0.7, lezyon gapi: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

FBP yontemindeki kontrast ve % rms, tekrarlayici (3D-OSEM) yonteme gore daha
yliksek bulunmustur (Hanning filtre i¢in). Ancak tekrarlayici (3D-OSEM) yontemdeki
CNR’mn, FBP’ye gore daha yiiksek oldugu gorilmiistiir (Sekiller 4.58, 4.59, 4.60).
Ayrica bu sonucglar daha dnce gosterilen PET/BT sonuglar ile uyumlu goriilmiistiir
(Sekiller 4.4, 4.5, 4.6).
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Sekil 4.61 Jaszczak fantomu, farkli lezyon cap1 ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan
kontrast sonuglar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, Hanning
filtre, kesim frekansi: 0.7, bliyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.62 Jaszczak fantomu, farkli lezyon ¢ap1 ve filtre icin hesaplanan kontrast sonuglari,
tekrarlayic1 yontem (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim
frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.63 Jaszczak fantomu, farkli lezyon g¢api ve filtre i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(FBP yontemi, diizeltmeli, kesim frekansi: 0.7, bityiitme faktort (zoom): 1.5)
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Sekil 4.64 Jaszczak fantomu, farkli lezyon ¢ap1 ve tekrar sayisi icin hesaplanan kontrast
sonuglar (tekrarlayict yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre,
kesim frekanst: 0.7, bityiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.65 Jaszczak fantomu, farkli lezyon capr ve altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan
kontrast sonuglar1 (tekrarlayici yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim
frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Daha once gosterildigi gibi, FBP yOontemindeki kontrast miktar1 Tekrarlayic1 (3D-
OSEM) yonteme gore yiiksek oldugu bulunmustur (Sekil 4.58). Ayrica lezyon cgapi,
tekrar ve altgrup sayisi (subset) arttik¢a kontrastin arttigi goriilmiistiir (Sekiller 4.64,

4.65).
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Sekil 4.66 Jaszczak fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan kontrast sonuglari (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, bilyiitme faktorii (zoom): 1.5)

106




% rms
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Sekil 4.67 Jaszczak fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan % rms sonuglart (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.68 Jaszczak fantomu, farkli tekrar sayisi igin hesaplanan CNR sonuglari (tekrarlayict
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢api: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Tekrar sayist arttikca kontrast ve % rms’in arttigt CNR’nin ise azaldigi gorilmistiir.
Ancak 4. tekrardan sonra kontrastta ve CNR’de fazla bir degisim goriilmemistir
(Sekiller 4.66, 4.67, 4.68).
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Sekil 4.69 Jaszczak fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, biiyiitme faktori (zoom): 1.5)

% rms

Subset

Sekil 4.70 Jaszczak fantomu, farkli altgrup sayis1 (subset) ig¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.71 Jaszczak fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan CNR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
lezyon ¢ap1: 31.8 mm, biiyiitme faktori (zoom): 1.5)

Altgrup sayisi (subset) arttikga kontrast ve % rms’in arttigi CNR’nin ise azaldigi
goriilmiistiir. Ancak 8. altgrup sayisindan sonra kontrast ve CNR’de fazla bir degisim
goriilmemistir (Sekiller 4.69, 4.70, 4.71).
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Sekil 4.72 Jaszczak fantomu, farkli filtre genisligi i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.73 Jaszczak fantomu, farkli filtre genisligi i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayici yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, biiytitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.74 Jaszczak fantomu, farkli filtre genisligi i¢in hesaplanan CNR sonuglari (tekrarlayict
yontem, dizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre, kesim
frekanst: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

Gauss filtre genisligi arttikga kontrastin ve % rms’in azaldigi ve CNR’nin arttigi
gorlilmiistiir. Ancak 5 mm’den sonra giiriiltiide fazla bir degisim goriilmemistir

(Sekiller 4.72, 4.73, 4.74).
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Sekil 4.75 Jaszczak fantomu, farkli gii¢ faktorleri i¢in hesaplanan kontrast sonuglari (FBP
yontemi, diizeltmeli, BW filtre, kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiyiitme
faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.76 Jaszczak fantomu, farkli gii¢ faktorleri igin hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli. tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, BW filtre,
kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.77 Jaszczak fantomu, farkli gii¢ faktorleri igin hesaplanan % rms sonuglar1 (FBP
yontemi, diizeltmeli, BW filtre, kesim frekansi: 0.7, bilyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.78 Jaszczak fantomu, farkli gii¢ faktorleri i¢in hesaplanan sonuglari (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli. tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, BW filtre, kesim frekansi:
0.7, biiytitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.79 Jaszczak fantomu, farkli gii¢ faktorleri igin hesaplanan CNR sonuglar1 sonuglari
(FBP yontemi, diizeltmeli, BW filtre, kesim frekansi: 0.7, lezyon ¢ap1: 31.8 mm,
biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.80 Jaszczak fantomu, farkli gii¢ faktorleri icin hesaplanan CNR sonuglari (tekrarlayic
yontem, diizeltmeli. tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, BW filtre, kesim frekansi:
0.7, lezyon gap1: 31.8 mm, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

Butterworth filtre gii¢ faktorii arttikca her iki yontemde (FBP ve tekrarlayai),

giiriiltiinlin azaldig1, kontrast ve CNR’1n arttig1 goriilmiistiir. Ancak n=5’den sonra
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giiriiltii, kontrast ve CNR’da ¢ok agik bir degisim goriilmemistir. Ayrica her iki
yontemde de kontrast, giiriiltii ve CNR’m gii¢ faktorii ile davraniglarinin ayni oldugu

goriilmiistiir (Sekiller 4.75, 4.76, 4.77, 4.78, 4.79, 4.80).

Kontrast (C)
O 00 o0 o0 o o oo
R N W D U1 O N 0 O -
1 1 1 1 1 1 1 1 1 ]

o

0 0,5 1 1,5 2
Kesim Frekansi (f.) (devir/cm)

Sekil 4.81 Jaszczak fantomu, farkli kesim frekanslari igin hesaplanan kontrast sonuglar1 (FBP
yontemi, diizeltmeli, BW filtre, gii¢ faktorii: 5, lezyon c¢api: 31.8 mm, biiyiitme
faktorii (zoom): 1.5)

Kontrast (C)
O 0 0 o0 o0 o0 o0 o 9o
R N W A~ U1 N 0 O -
| I I I RN R SR S S E— |

o

0 0,5 1 1,5 2
Kesim Frekansi (fc) (devir/cm)

Sekil 4.82 Jaszczak fantomu, farkli kesim frekanslari i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, BW filtre, gii¢
faktorii: 5, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.83 Jaszczak fantomu, farkli kesim frekanslari i¢in hesaplanan % rms sonuglar1 (FBP
yontemi, diizeltmeli, BW filtre, gii¢ faktorii: 5, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.84 Jaszczak fantomu, farkli kesim frekanslari i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayici yontem, diizeltmeli, BW filtre, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, gii¢
faktorii: 5, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.85 Jaszczak fantomu, farkli kesim frekanslari i¢in hesaplanan CNR sonuglari, sonuglar
(FBP yontemi, diizeltmeli, BW filtre, gii¢ faktorii: 5, lezyon ¢apr: 31.8 mm,
biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.86 Jaszczak fantomu, farkli kesim frekanslari igin hesaplanan CNR sonuglari
(tekrarlayici yontem, diizeltmeli, BW filtre, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, gii¢
faktorii: 5, lezyon ¢api: 31.8 mm, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Butterworth filtre kesim frekansi arttik¢a her iki yontemde FBP ve tekrarlayici, kontrast
ve giriiltiiniin arttig1 ve CNR’1n azaldig1 goriilmiistiir. Ancak kontrast i¢in f.= 0.5 ve
CNR i¢in f= 0.7°den sonra fazla bir degisim goriilmemistir. Ayrica her iki yontemde
kontrast, giiriiltii ve CNR’mn kesim frekans1 ile davraniglar1 heme hemen aynidir
(Sekiller 4.81, 4.82, 4.83, 4.84 4.85, 4.86).
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4.2.2 Hoffman Fantomu ile Elde Edilen Bulgular
Bu fantom ile yapilan Olgiimlerde Jaszczak fantomunda kullanilan ayni standart
degerler (gorlintli parametreleri) kullanilmistir. Ayrica CNR yerine RCR

hesaplanmigtir.

o000
AN 0 O
1 1 1 1 ]

m Diizeltmeli

Kontrast (C)
oo 0o
w b U

Dlizeltmesiz

o o
=N
1 1

o

Butterworth Hanning
Filtre

Sekil 4.87 Hoffman fantomu, farkli filtreler i¢in hesaplanan kontrast sonuglar1 (tekrarlayict
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme
faktorii (zoom):1.5)

Not: Diizeltmeli: Foton azalim diizeltmesi varken; Diizeltmesiz: Foton azalim diizeltmesi
yokken.

10 -
9 .
8 .
7 .
(7] 6 7
€ 5 -
X, ® Diizeltmeli
3 - Dizeltmesiz
2 .
S
0 I
Butterworth Hanning
Filtre

Sekil 4.88 Hoffman fantomu, farkli filtreler igin hesaplanan % rms sonuglari (tekrarlayici

yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme
faktorii (zoom):1.5)
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Sekil 4.89 Hoffman fantomu, farkli filtreler icin hesaplanan RCR sonuglar1 (tekrarlayici
yontem, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme
faktorii (zoom):1.5)

Kontrast, foton azalim diizeltmelide daha yiiksek bulunmusken, %rms ve RCR ise
foton azalim diizeltmesizde daha yiiksek bulunmustur . Ayrica Butterworth filtredeki

giriilti miktarinin, Hanning filtreye gore yiiksek oldugu goriilmiistiir (Sekiller 4.87,
4.88, 4.89).

0,8 -

0,7 -
= 0,6 -
0,5 -
0,4 -
0,3 - Tekrarlayici
0,2 -
0,1 -

Q)

m FBP

Kontrast

Butterworth Hanning
Filtre

Sekil 4.90 Hoffman fantomu, farkl filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan kontrast
sonuglar (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayis1 (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.91 Hoffman fantomu, farkl filtre ve kesit elde etme yontemleri igin hesaplanan % rms
sonuclar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.92 Hoffman fantomu, farkl filtre ve kesit elde etme yontemleri i¢in hesaplanan RCR
sonuglar1 (diizeltmeli, tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset):16, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

FBP yontemindeki kontrast , % rms ve RCR, tekrarlayicit (3D-OSEM) yonteme gore
yliksek oldugu gorilmiistiir (Sekiller 4.90, 4.91, 4.92). Ayrica bu sonuglar daha 6nce

gosterilen PET/BT hoffman sonuglari ile uyumlu goriilmiistiir.
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Sekil 4.93 Hoffman fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan kontrast sonuglari (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.94 Hoffman fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan % rms sonuglar1 sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, altgrup sayisi (subset):16, Hanning filtre, kesim
frekanst: 0.7, biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

120



4,0 -

3,5

RCR
N
©

15 - ‘,,_Q——‘——*——*——O——‘_O

1,0

0,5 -

0,0 T T T T 1

Tekrar

Sekil 4.95 Hoffman fantomu, farkli tekrar sayisi i¢in hesaplanan RCR sonuglari sonuglar
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, altgrup sayis1 (subset):16, Hanning filtre, kesim
frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Tekrar sayis1 arttikca kontrast, %rms ve RCR’nin arttigi goriilmiistiir. Ancak 3.
tekrardan sonra fazla bir degisim gortilmemistir (Sekiller 4.93, 4.94, 4.95).
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Sekil 4.96 Hoffman fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.97 Hoffman fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.98 Hoffman fantomu, farkli altgrup sayisi (subset) igin hesaplanan RCR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, Hanning filtre, kesim frekansi: 0.7,
biiylitme faktorii (zoom): 1.5)

Altgrup sayisi (subset) arttikca %rms’m arttigi gorilmistiir. Ancak kontrast ve
RCR’da ¢ok agik bir artig goriilmemistir (Sekiller 4.96, 4.97, 4.98).

122



Lo o0k
N 00 O O
1 1 1 ]

Kontrast (C)
o o
(62 BEe))

O 0 o0 o ¢
L N W b
1 1 1 1

0 1 2 3 4 5 6 7
Filtre Genigsligi (mm)

o
=)

Sekil 4.99 Hoffman fantomu, farkli filtre genisligi icin hesaplanan kontrast sonuglar
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, biiytitme faktorii (zoom): 1.5)
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Sekil 4.100 Hoffman fantomu, farkli filtre genisligi igin hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayici yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)
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RCR

Filtre Ganisligi (mm)

ekil 4.101 Hoffman fantomu, farkli filtre genisligi icin hesaplanan RCR sonuclari

S genisligi ig p ¢
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, tekrar: 6, altgrup sayisi (subset): 16, Gauss filtre,
kesim frekansi: 0.7, biiyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Gauss filtre genisligi arttik¢a kontrast, % rms ve RCR’1n azaldig1 goriilmiistiir. Ancak
3-4 mm’den sonra % rms ve RCR’da fazla bir degisim goériilmemistir (Sekiller 4.99,
4.100, 4.101).
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Sekil 4.102 Hoffman fantomu, farkli gii¢ faktorleri ig¢in hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, BW filtre, kesim frekansi: 0.7, biiyiitme faktori
(zoom): 1.5)
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Sekil 4.103 Hoffman fantomu, farkli giic faktorleri i¢in hesaplanan % rms sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, BW filtre, kesim frekansi: 0.7, biiylitme faktori
(zoom): 1.5)
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Sekil 4.104 Hoffman fantomu, farkl gii¢ faktorleri igin hesaplanan RCR sonuglari (tekrarlayici
yontem, diizeltmeli, BW filtre, kesim frekansi: 0.7, bilyiitme faktorii (zoom): 1.5)

Butterworth filtre gii¢ faktorii arttikga giiriiltiiniin azaldigi, kontrast ve CNR arttig1
gorililmiistiir. Ancak n=10’den sonra giiriiltii, kontrast ve CNR’da cok belirgin bir
degisim gorilmemistir (Sekiller 4.102, 4.103, 4.104).
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Sekil 4.105 Hoffman fantomu, farkli kesim frekanslar1 igin hesaplanan kontrast sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, BW filtre, gii¢ faktorii: 5, biiyiitme faktori

(zoom): 1.5)
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Sekil 4.106 Hoffman fantomu, farkli kesim frekanslar1 igin hesaplanan % rms sonuglari,
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, BW filtre, gii¢ faktorii: 5, biiyiitme faktorii
(zoom): 1.5)
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Sekil 4.107 Hoffman fantomu, farkli kesim frekanslar1 i¢in hesaplanan RCR sonuglari
(tekrarlayic1 yontem, diizeltmeli, BW filtre, gii¢ faktorii: 5, biiylitme faktori

(zoom): 1.5)

Butterworth filtre kesim frekansi arttikga kontrast, giiriilti ve CNR’m arttig1
goriilmiistiir, ancak f;= 0.7°den sonra fazla bir degisim gorilmemistir (Sekiller 4.105,

4.106, 4.107). Bu sonuglar daha 6nce Jaszczak fantomunda gdsterilen sonuglar ile

uyumlu goriilmiistiir (Sekiller 4.82, 4.84).

Cizelge 4.10 PET/BT ile SPECT/BT sistemlerinin karsilastirilmasi

128X128 , Hanning filtre, tekrarlayici yénteml,DEt;/a?:-aylsu 6, altgrup sayisi (subset): 16, 50M sayim
Jaszczak Fantomu Hoffman Fantomu
Kontrast (C) 0,88 Kontrast (C) 0,79
% rms 14,75 % rms 8,54
CNR 4,99 RCR 2,61
SPECT/BT

128X128 , Hanning filtre, tekrarlayici yontem , tekrar sayisi: 6, altgrup sayisi (subset): 16, 50M sayim

Jaszczak Fantomu

Hoffman Fantomu

Kontrast (C) 0,68 Kontrast (C) 0,53
% rms 3,77 % rms 0,48
CNR 24,88 RCR 1,5
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Cizelge 4,10°de PET/BT ile SPECT/BT sabit parametreler i¢in karsilagtirma sonuglari
verilmistir. Bu sonuglara gore PET/BT goriintii kalitesinin kontrast agisindan iyi oldugu
gozlenmistir. Ancak SPECT/BT sistemindeki giiriiltii (% rms), PET/BT’ye gore ¢ok
diistik oldugu i¢in SPECT/BT’nin goriintii kalitesi CNR ag¢isindan yiiksek olduguna

neden olmustur.

Sekil 4.108 Jaszczak fantomu, PET/BT sistemi (iist), SPECT/BT sistemi (alt), azalim
diizeltmeli (sol), azalim diizeltmesiz (orta), fark goriintiisii (sag).

Sekil 4.108’de goriildigii gibi, PET/BT sistemindeki giiriilti miktarmm SPECT/BT
sistemine gore yiiksek oldugu goriilmiistiir. Ancak PET/BT sistemindeki lezyon
dedeksiyonunun SPECT/BT sistemine gore yiiksek oldugu goriilmiistiir. Ayrica azalim
diizeltmesi sirasinda PET/BT sisteminde lezyonlara SPECT/BT’ye gore ilave sayim

eklendigi goriilmiistiir.
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5. TARTISMA VE SONUC

Niikleer tip goriintiilemenin amaci, hastaya verilen optimum doz ile en yiiksek kalitede
bir goriintii elde edilmesidir. Ancak bu amaca ulasilabilmek igin verilen radyoaktivite
miktarinin ve goriintiileme sisteminin parametrelerinin dikkatli ve optimum bir sekilde
segilmesi gerekmektedir. Niikleer tibbin uygulanmaya baglandig: ilk giinden bu yana
yeni teknikler gelistirilmektedir. Gelistirilen yeni tekniklerin birbirlerine gore
ustlinliiklerinin iyi anlasilabilmesi ve goriintii kalitesinin yiikksek olmasi &nem

tasimaktadir.

Bu tezin amaci, SPECT/BT ve PET/BT sistemlerini kullanilarak, farkli parametreler ile
gorlintli kalitesinin degerlendirilmesidir. Calismada Jaszczak ve Hoffman fantomu
olmak iizere iki tane fantom kullanilmistir. Bu fantomlari kullanilarak goriintii
kalitesine (kontrast, giriilti, CNR ve RCR) hem SPECT/BT hem de PET/BT

sisteminde bakilmstir.

PET/BT sisteminde yapilan ¢alismalarm sonuglarina gore, farkl filtreler ile yapilan
Olgtimlerde, BW filtresindeki 6lgiilen giiriiltii miktarinin, diger filtrelere gore (Gauss ve
Hanning) yiiksek oldugu goézlenmistir. En disiik giriiltii ise Gauss filtresinde
gozlenmistir. CNR miktar1, Gauss filtresinde diger filtrelere gore yiiksek gozlenmistir.
Girilti (% rms) derecesi ise FBP tekniginde, tekrarlayic1 (3D-OSEM) teknige gore
ayni filtre i¢in daha yiiksek bulunmustur [22]. Tekrarlayici (3D-OSEM) teknikteki
CNR miktar1, FBP teknigine gore yiiksek gozlenmistir (klinik uygulamalarinda en ¢ok
tekrarlayici (3D-OSEM) teknik kullanilmaktadir). Toplanan sayim miktarmin artmasi
ile birlikte % rms’in azaldigi, kontrast ve CNR’in arttigi goriilmiistiir. Ancak %
rms’deki azaligin kontrast ve CNR’deki artisa gore daha acik oldugu gézlenmistir. Yani
farkli sayim istatistiginin kontrast ve CNR’dan daha ziyade % rms’i etkiledigi
goriilmiistiir. Lezyon c¢apt ve toplanan sayimin artmasi ile kontrastin arttigi
goriilmiistiir. Farkli lezyon boyutlar1 igin 256x256 matris boyutu-Hanning filtre i¢in
Olgiilen kontrast, 168x168 matris boyutu Gauss filtre genisligi-5mm i¢in 6lgiilene gore
yiiksek bulunmustur. Benzer sonuglar Hoffman fantomu ile de elde edilmistir [26].
Tekrarlayict (3D-OSEM) teknikte, tekrar sayisinin artmasi ile % rms ve kontrastin
arttig1 da gozlenmistir [14], [16], [19], [15]. Ancak 4. tekrardan sonra giiriiltii ve
kontrastta biiylik bir degisiklik gozlenmemistir. Tekrar sayismin artmasi ile CNR’1n
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arttig1 da gozlenmistir. Ancak 4. tekrardan sonra biiyiik bir degisiklik gézlenmemistir.
Tekrarlayict (3D-OSEM) teknikte, altgrup (subset) sayisnin artmasi ile % rms ve
kontrastin arttig1 da gozlenmistir. Ancak 8. altgrup sayisindan sonra kontrastta herhangi
bir degisiklik gozlenmemistir. Ayrica altgrup (subset) sayisinin artmasi ile CNR
degerlerinde bir diisiis gbzlenmistir. Ancak 8. altgrup sayisindan sonra biyik bir
degisiklik gozlenmemistir. Genelde filtre genisliginin artmast ile kontrast ve giiriiltiiniin
azalmasi1 beklenmektedir. Ciinkii filtre genisligi artmasiyla birlikte yumusatma etkisi de
artar ve keskinlik kayip olur. Benzer sonuglar, Gauss filtre ile yapilan 6l¢tiimlerde elde
edilmistir [14]. Tekrarlayic1 (3D-OSEM) teknikte, biiylitme faktorii (zoom) artmasi ile
kontrastta herhangi bir degisiklik gbézlenmemistir. Ancak gilriiltiide bir artis
gbdzlenmistir. Bunun sebebi, goriintii matrisinde piksel basina diisen sayim miktarinin
azalmasidir. Biiyiitme faktoriiniin (zoom) artmasi ile goriintiideki giiriiltii miktari
azaldig1 icin CNR degerlerinde bir azalis gozlenmistir, ancak biiyiitme faktorii (zoom)
=2‘den sonra herhangi bir degisiklik gozlenmemistir. Tekrarlayic1 (3D-OSEM) teknikte
lezyon c¢ap1 ve tekrar sayisi arttik¢a, kontrastin arttigr gézlenmistir. Ayrica 31.8, 25.4,
19.1, 15.9, 12.7 ve 9.5mm lezyon ¢aplar1 ve her iki teknik i¢in (FBP, 3D-OSEM)
hesaplanan kontrast sonuglar1 suljic et al tarafindan yapilan sonuglar ile uyumlu
bulunmustur. Ayrica FBP teknigi ile dlgiilen giiriiltii ve kontrast miktarlari, 3D-OSEM
teknigine gore daha yiiksek bulunmustur [22], [19]. Ayrica Jaszczak fantomuyla elde
edilen goriintiilerin gorsel sonuglari, ayni parametreler i¢in elde edilmis niimerik

sonuglarla uyumlu bulunmustur.

PET/BT sisteminde Jaszczak ve Hoffman fantomlar: ile yapilan 6l¢timlerde (kontrast,
giiriilti ve CNR) benzer sonuglar elde edilmistir [26]. Ayrica Hoffman fantomu ile ve
hastada olgiilen RCR degerleri birbirilerine yakin elde edilmistir (Hoffman fantomu
icin RCR= 3.32, hasta i¢in RCR= 3.05).

PET/BT sisteminde, ®®Ge ¢ubuk fantomu ile élgiilen uzaysal ayirma giicii (FWHM)
sonuglarma goére, FBP teknigi ile 6lgiilen FWHM, tekrarlayici (3D-OSEM) teknige
gore yliksek gozlenmistir. Farkli filtreler ile olgiilen FWHM nin en yiiksek degeri
Gauss filtresi ile, en diisiik degeri Butterworth filtresi ile elde edilmistir. Ayrica
PET/BT sisteminin goriis alanmnin farkli noktalarinda 6lgiilen uzaysal ayirma giicii

sonuglarma gore, en iyi FWHM (0,1) noktasinda 6lgiilmiistiir. Ancak merkezden ve iki
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yonde (x ve y) kenarlara dogru gidildik¢e uzaysal aymrma giicii bozulmustur (FWHH
artmustir) [22], [23]. Tekrarlayict (3D-OSEM) teknikte, tekrar ve altgrup (subset)
sayisinin artmasi ile uzaysal aymrma giiciiniin (FWHM) degismedigi gozlenmistir.
Ancak Gauss filtre genisliginin artmasi ile FWHM dogrusal olarak arttig1 gézlenmistir.
Bunun sebebi, filtre genigligi artmasi ile birlikte filtrenin yumusatma etkisinin artmasi
ve sonugta goriintli keskinliginin kayip olmasidir. Ayrica biiylitme faktoriiniin (zoom)
artmasi ile FWHM degerlerinde bir azalis gozlenmistir, ancak biiyiitme faktorii (zoom)

= 2’den sonra herhangi bir degisiklik gozlenmemistir.

SPECT/BT sisteminde yapilan 6l¢iimlerde, PET/BT sistemindeki gibi benzer sonuglar
elde edilmistir (kontrast ve % rms’in tekrar, altgrup sayisi (subset) ve filtre genisligi ile
degisimleri... vb). Ayrica SPECT’te FBP teknigi ile ve lezyon ¢aplar1 31.8, 25.4, 19.1,
15.9, 12.7 ve 9.5mm ig¢in dlgiilen kontrast, islamian et al tarafindan 6lgiilmiis kontrast
sonuglari ile uyumlu bulunmustur. SPECT ’te, foton azalim diizeltmesi olmadan 6lgiilen
kontrast her iki teknik ile (FBP, 3D-OSEM) , foton azalim diizeltmesi varken Glgiilene
gore daha yiiksek gortlmiistiir [19]. BW filtresinin gii¢ faktorii arttikca kontrastin
arttig1 ve giirliltiiniin azaldig1 goriilmiistiir. Ancak 5. faktorden sonra biiyiik bir degisim
gbzlememistir. Ayrica BW filtresinin kesilim frekansi arttikga kontrast ve giiriiltiiniin
arttigr gorilmistiir, ancak f; = 0.5‘den sonra Kkontrastta c¢ok agik bir degisim
goriilmemistir. Benzer sonuglar, Jaszczak fantomundaki gibi, Hoffman fantomu ile elde

edilmistir.

PET/BT sisteminde foton azalim diizeltmesiz Olglilen kontrast ve % rms miktari,
SPECT/BT sonuglarma gore daha yiiksek bulunmustur. Bunun sebebi, PET/BT
sisteminde foton azalim diizeltmesi sirasinda lezyonlara ilave sayim eklenmesidir.
PET/BT sistemindeki uzaysal ayirma giicli, kontrast ve giriltiiniin, SPECT/BT
sistemine gore yiiksek oldugu gozlenmistir. Ancak SPECT/BT deki CNR, PET/BT’ye
gore daha yiiksek bulunmustur. Bunun sebebi ise SPECT/BT’deki % rms’in ¢ok diisiik
olmasidir. SPECT/BT’deki % rms’in diisiik olmasinin nedeni, sistem yap1 farklilig:
veya sistem goriintii olusturma parametrelerinin PET/BT dekinden farkli ¢alismasi ve
goriintii tizerindeki etkilerinin farkli olmasi olarak yorumlanmustir. Ciinkii gorintii
isleme sirasinda biitiin parametreler her iki sistemde hemen hemen ayni tutulmustur.

Goriintii isleme swrasindaki parametreler her iki sistemde ayni tutulmasina ragmen,

131



SPECT/BT goriintiistiniin iizerindeki giiriilti (% rms) asir1 derecede bastirilmis
durumdadir ve gQoriintiiye gorsel olarak bakildiginda anlasilmaktadir. Sonugta
PET/BT’nin goriintii kalitesinin kontrast ve uzaysal ayirma giicli agisindan,
SPECT/BT’ye gore daha iyi oldugu goriilmiistiir [28]. Ancak giriiltii agisindan
SPECT/BT goriintii kalitesinin yiiksek ayrrma giicii nedeniyle daha iyi oldugu
goriilmiistiir. Fakat gorsel olarak PET/BT goriintiisiine bakilacak olursa tizerindekKi
giiriiltiiniin  ¢ok Onem tasimadigi anlagilacaktir ve buna gore PET/BT goriinti

kalitesinin SPECT/BT ye gore daha iyi oldugu s6ylenebilir [25].

Son olarak, bu ¢alismadan elde edilen sonuglara dayanarak, goriintii parametreleri her
iki sistemde asagidaki gibi uygun ve optimum oldugu gorilmistir. Eger PET/BT
sistemi ile ¢alisiliyorsa goriintii parametreleri, Hanning filtre, foton azalim diizeltmeli,
tekrarlayict (3D-OSEM) yontem, tekrar sayisi: 4-6, altgrup sayisi (subset): 8-16,
biiyiitme faktorii (zoom): 2, Gauss filtre kullanildiginda ise genislik: 3-5 mm, olarak
secilmesi Onerilmektedir. SPECT/BT sisteminde ise goriintli parametreleri, Hanning
filtre, foton azalim diizeltmeli, tekrarlayic1 (3D-OSEM) yontem, tekrar sayisi: 4,
altgrup sayis1 (subset): 8-16, biiylitme faktorii (zoom): 2, Gauss filtre kullanildiginda
ise genislik: 4-5 mm olarak sec¢ilmelidir. Ancak Butterworth filtre kullanildig1 zaman,
giic faktorii: 5-10, kesilim frekansi: 0.5-0.7 devir/cm olarak se¢ilmesi 6nerilmektdir.
Gelecekte bu konuya ilave olarak, eger bu calismada kullanilan ayni goriintiileme
sistemleri ile caligmak isteniyorsa, her iki sistemde kalite kontrol testleri veya
standardize tutulum degerin (Standardized Uptake Value - SUV) sistemin yazilim ve

donanim parametreleri ile 6l¢timleri gibi bir takim ¢aligmalar yapilabilir.
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