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Klinikteki SPECT uygulamalarinin dogrulugu biiyiik oranda klinik amaca yonelik secilen
goriintli toplama ve isleme parametrelerine baglhidir. Bu parametreler genellikle
uygulamalar arasinda standardizasyon saglamak ve ayni zamanda rutin klinik ¢ailgsmalari
hizlandirmak amaci ile protokoller i¢inde ayarlanmistir.Calismanin ilk asamasinda iki
klinik protokol, beyin ve genel Spect, bes farkli spect sisteminde karsilastirilmigtir.
Jaszczak fantomunun tomografik goriintiileri her bir sistemde iki protokolde de sistemde
mevcut goriintii alma ve gorlintii isleme parametreleri ile elde edilmistir. Calismanin ikinci
asamasinda ise Jaszczak fantomu ile standart bir protokolde her sistemde tomografik
caligmalar yapilmistir. Kesit goriintiilerini elde etmek icin Projeksiyon verileri diger
sistemlere aktarilmistir.

Sonuglar incelendiginde; ilk asamada alinan verilerde kontrast degerlerinin sistemler
arasmda 1.78 ile 1.91 oraninda farklilik gésterdigi gozlenmistir. Ikinci asamada sistemler
arast benzer kesit elde etme algoritmalarinin dogrulugu arastirilmis; buradaki maksimum
kontrast degisiminin 1.24 oldugu goriilmiistiir. Ayn1 zamanda benzer goriintii toplama ve
kesit algoritmalar1 kullanilarak Spect sistemlerinin performanslart da test edilmis ve bu
karsilastirmada 1.36 oraninda fark elde edilmistir.Sonug¢ olarak; bir sistemden digerine
gidildiginde iiretici tarafindan benzer protokollerde 6nerilen klinik protokoller arasinda
farklar oldugu go6zlenmistir. Kullanicilar ayn1 amaca yonelik protokollerde
standardizasyonu saglayabilmek i¢in fantom ¢alismalar1 ile bu protokollerde gerekli
degisiklikleri yapmalidir.

2009, 109 sayfa
Anahtar Kelimeler: Klinik protokol, Jaszczak, SPECT



ABSTRACT

Masters Thesis

COMPARISON OF IMAGE PROCESSING ALGORITHMS BETWEEN SYSTEMS IN
PLANAR AND TOMOGRAPHIC STUDIES IN NUCLEAR MEDICINE

Asena Kurt

Ankara University
Institute of Nuclear Sciences
Department of Medical Physics

Supervisor: Prof. Dr. Dogan BOR

The accuracy of the clinical SPECT examinations is highly depends upon the acquisition
and processing parameters which are selected according to the clinical task. These
parameters are usually set within the protocols in order to make standardization from one
study to other one and also speed up the clinical routine. In the first part of this work, two
clinical protocol, brain and general SPECT, have been compared for five different
SPECT systems. Tomographic images of Jaszczak phantom were obtained at each system
for both protocols using the default acquisition and processing parameters. In the second
part of the work, tomographic study of a standard protocol was carried out at each system
with the Jaszczak phantom. Projection data were transferred to other system softwares for
reconstructions. For the first part of the work the contrast variations up to 1.78 and 1.91
times among the systems were found.The accuracy of the similar reconstruction
algorithms as well as data transfer were investigated, maximum contrast variation was
1.24 among the softwares in the second part of this study. Performance of SPECT
systems were also tested using similar acquisition protocols and reconstruction software,
and 1.36 times differences were noticed in these comparisons.

The default clinical protocols offered by the manufacturer for similar studies may be
different from each other. User should do necessary modification on these protocols
using phantom studies as well as established standardization for the same purpose
protocols among the softwares.

2009, 109 pages
Key words: Clinical protocols; Jaszczak; SPECT.
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1.GIRIS

Niikleer tibbin en 6nemli ustlinliigii goriintli kalitesini olumsuz etkileyen fiziksel faktorleri
ve instrumantasyon ile ilgili sorunlarin etkisini azaltacak goriintii isleme tekniklerinin
kullanilmasidir. Bunun yani sira uygun isleme teknikleri kullanilarak niimerik sonuglarin
elde edilmesi de miimkiin olur. Goriintii isleme teknikleri en fazla goriintiideki giiriiltiiniin
azaltilmasi, keskinligin ve ayirma giiciiniin iyilestirilmesi amacina uygun olarak yapilir.
Ancak bu algoritmalarin hatali veya bilingsiz kullanilmas: klinik incelemelerde yanlis

teshislere yol acabilir.

Farkli niikleer tip sistemlerinde ayni amaca yonelik bircok farkli algoritma
kullanilmaktadir. Ancak gerek yazilimda gerek kullanimdaki hata gerekse bilgisayardaki

sinirlamalar sistemler arasinda farkliliklar ¢itkmasina neden olur.

Bu calismanin amaci standart planar ve tomografik fantom goriintiileri kullanilarak klinikte
kullanilan farkli sistemlerdeki goriintii isleme tekniklerinin her sistem i¢in uygulanmasi,
farklarinin anlagilmas1 daha sonra bilgisayarda c¢alisan standart bir programda
kiyaslanmasidir. Boylece ayn1 amaca yonelik algoritmalarin klinik incelemelerde hangi

dogrulukta uygulandig1 saptanacaktir.

Bu amagla tiim sistemlerde ayn1 fantom goriintiileri kullanilarak goriintii isleme teknikleri
ve niimerik degerlendirme algoritmalar1 karsilastirilmis daha sonra standart bir yazilimda

gorsel degerlendirme yapilmustir.



2. KURAMSAL TEMELLER
2.1 Niikleer Tipta Goriintii Olusturma

Niikleer Tipta ilgili organa gore segilen radyofarmasotik radyoaktif bir izotopla kimyasal
olarak baglanarak hastaya verilir ve kaynak haline gelen organdan ¢ikan fotonlar Gama
Kamera ile dedekte edilerek radyofarmasotigin 3-boyutlu dagiliminin 2-boyutlu goriintiisti

elde edilir.

Goriintlileme 1ki farkli sekilde yapilmaktadir:
1. Planar goriintiileme

2. Tomografik goriintiileme
2.1.1 Planar Goriintiileme

Planar goriintiilemede hastadan yalnizca bir agida goriintii toplanir ve iki boyutlu bir
goriintii elde edilir. Hastadan her yonde ¢ikan fotonlar gama kamera kolimatoriine gelirler.
Kolimator yalmzca dik yonde gelen fotonlar1 gegirerek fotonlarin olusum noktas: ile
kristalde sogurulduklar1 nokta arasinda uyumluluk saglanir. Kristale ulasan fotonlar 3-
boyutlu aktivite dagilimmin kristalde 2-boyutlu goriintiisiinii olustururlar. Ancak planar
gorlintiillemede farkli organ veya dokuya ait bilgilerin {ist liste gelmesinden dolay1

derinligin artmasi ile obje detay1 kaybolur ve dogru pozisyon bilgisi elde edilemez.

__, dedektor

m __» hasta

I J




Sekil 2.1 Planar goriintiileme.

2.1.2 Tomografik Goriintiileme

Emisyon tomografisi; viicudun belli bir organ veya dokusuna ait fonksiyonel bilgi
edinilmesinde kullanilan medikal goriintileme yontemidir. Bu yontemde dedektor hasta
etrafinda donerken farkli agilarda viicutta radyasyon dagilimina ait bilgi i¢ceren 2-boyutlu
goriintliler(projeksiyon) alinir. Daha sonra bu bilgilerle farkli teknikler kullanilarak
vicuttaki aktivite dagilimimi veren 3-boyutlu goriintiiler elde edilir. Bu goriintiiden
istenilen kesit goriintiisli alinarak bu kesitin alt ve iist tabakasindaki bilgilerin goriintiiye

olan olumsuz etkisi ortadan kaldirilmis olur.

180" bitis
pozisyonu

pozisyonu

Sekil 2.2 Tomografik goriintiileme

2.2 Tomografik Bilgilerin Toplanmasi:

Elde edilecek kesitlerin goriintii kalitesi goriintii toplama parametreleri, sistem performansi
ve goriintii isleme tekniklerine baghdir. Bilgi toplama asamasinda parametrelerin hatali
secilmesi diizeltilmesi miimkiin olmayan hatalara neden olabilir. Goriintii elde edildikten
sonra kesit goriintiilerine uygulanan islemler ancak belli dlgiilerde kaliteyi artirabilir ve
bilgi toplama asamasindaki eksikleri gideremez. Bu nedenle goriintii toplama
parametrelerinin ¢ok dikkatli bir bi¢cimde secilmesi gerekmekte ve burada kullaniciya

onemli bir rol diigmektedir. Goriintli toplama sirasinda dncelikle kullanilan izotopa uygun



kolimator segilmeli, donme yoriingesi, donme c¢api, projeksiyon sayist ve siiresi
ayarlanmali, matris boyutu belirlenmelidir.

2.2.1 Kolimator Secimi

Bilgilerin toplanmasinda ilk husus uygun kolimator se¢cimidir. Kullanilan izotop enerjisine
ve amaca uygun kolimator se¢ilmelidir. Enerjiye uygun se¢im yapildiktan sonra kullanim
amacima bagli olarak sayim istatistiginin yiiksek oldugu incelemelerde yiiksek ayirma
giiclii, sayim istatistiginin diisiik oldugu incelemelerde ise yiiksek hassasiyet veya genel

amacli kolimatdrler kullanilir.

2.2.2 Donme Yoriingesi

Donme yoriingesi(orbit) se¢imi dedektoriin hasta etrafinda donerken hangi geometrik
yorlingeyi izleyecegini belirler. Glintimiizdeki sistemlerde dairesel ve eliptik yoriingeler
mevcuttur. Yoriingenin dairesel olmast durumunda hasta viicudu dairesel olmadigindan
dedektor-hasta mesafesi belli agilarda minimumken diger acilarda artacaktir. Mesafenin
artmast ise ayirma giliciinii olumsuz etkilemektedir. Eliptik yoriingede ise dedektor
tizerinde bulunan sensorler sayesinde dedektorler donme sirasinda viicut sinirlarina en
yakin mesafeden hareket ederler. Bazi sistemlerde bunun i¢in sistem hizli bir 6n tarama
yaparak her agida viicut sinirlarini belirler ve goriintii toplama sirasinda dedektor yaklasip
uzaklagarak her bir ag1 i¢in en yakin mesafeyi ayarlar. Bazi sistemlerde ise bu iki islem es

zamanli olarak yapilmaktadir.

(a) (b)

Sekil 2.3 a) dairesel orbit b) eliptik orbit



2.2.3 Donme Cap1

Tomografik goriintiilemede ayirma giicinii bozan en Onemli etken dedektor-hasta
arasindaki mesafedir. Donme hareketinden dolayr bu mesafe planar goriintiilemede
oldugundan daha fazladir. Sonug¢ olarak kesit goriintiilerindeki uzaysal ayirma giicli
planara oranla daha kotiidiir. Artan mesafeyle ayirma giicii daha da bozulacagindan
optimum goriintii kalitesi i¢in hasta-dedektdr mesafesinin miimkiin oldugunca az yapilmasi

biiyiik 6nem tagir.
2.2.4 Projeksiyon Sayisi

Projeksiyon sayisi dedektdr hasta etrafinda donerken toplam ka¢ farkli acida bilgi
toplanacagini belirler. Projeksiyon sayisinin fazla olmasi ile hastadan daha fazla bilgi
toplanir ve elde edilen goriintli gercek bilgiye daha yakindir. Projeksiyon sayisinin az
olmas1 durumunda goriintiiniin istatistik kalitesi diigiik olacaktir. Ayrica geriye projeksiyon
sirasinda eksik projeksiyon olmasi halinde kesit goriintiilerinde radyal yonde cizgisel

goriintli kusurlar1 meydana gelir.

Optimum projeksiyon sayis1 kameranin uzaysal ayirma giicii ve hasta boyutuna baghdir;

2ar
N =22 2.1
A ( )

N= projeksiyon sayisi
2r= donme ¢ap1
A= agisal ornekleme mesafesi



2 projeksiyon 3 projeksiyon 6 projeksiyon

60 projeksiyon 120 projeksiyo

Sekil 2.4 Projeksiyon sayisinin az olmasi halinde goriintii kenarlarinda olusan ¢izgisel kusurlar.

2.2.5 Matris Boyutu

Matris boyutu, goriintillenecek organin bilgisayara aktarilirken kag¢ piksellik bir alan
kullanilacagint belirleyen parametredir. Matris boyutu segilirken uzaysal ayirma giicii,
girilti ve kullanilan bilgisayar hafizas1 dikkate alinmalidir. Matris boyutu ¢izgisel
ornekleme araligini; yani ayirma giicii sinirii belirler. Biiylik matris boyutu secilmesi
durumunda piksel boyutu kii¢iik olacak ayirma giicii artacaktir. Ancak bu, miimkiin olan en
kiiclik piksel boyutu se¢ilmesi gerektiginin gostergesi degildir. Piksel boyutu gereginden
fazla kiiclik secildiginde ayirma giiciinii artirmada katkis1 olmayacak yalnizca gliriiltiiyi
artiracaktir. Ciinkii piksel boyutu ne kadar kiiciik secilirse secilsin kameranin ayirma giicii

siirmin altina inemeyecek; piksel bagina diisen sayim azalacagindan giiriiltii artacaktir.

Diger yandan piksel boyutunun biiyiik se¢ilmesi Aliasing problemine neden olacak ve
ayirma giliclinli azaltacaktir. Burada dikkat edilmesi gereken nokta tomografik goriintiileme
sirasinda ayirma giiciiniin kolimator yiizeyindeki ayirma giiclinden daha kotii oldugu ve

donme ¢apina, kolimatdr tipin e bagh olarak degistigidir. Glinlimiizde kliniklerde



kullanilan kamera ayirma giicii performanslar1 dikkate alindiginda tomografik goriintiileme
icin 128*128 matris boyutu ideal kabul edilebilir.

2.2.6 Enerji Penceresi

SPECT sisteminde kullanilan Nal(Tl) kristalinin sinirli ayirma giiciinden dolay1 bilgilerin
belli bir enerji araligindaki fotopikten alinmasi gerekir. Puls yiikseklik analizorii ile hangi
enerji araligindaki fotonlarin gececegini belirlemek i¢in bir pencere genisligi segilir.
Pencere genisliginin %20 olmas1 ve kullanilan izotopun 140keV enerjili Tc99m olmasi
durumunda puls yiikseklik analizoriinden 126keV ile 154keV enerji araligindaki tiim

fotonlar geger ve tek bir enerjiymis gibi algilanir.

Klinik uygulamalarda kalin hastalarda sacilma etkisini azaltmak i¢in %15 pencere genisligi
secilebilir. Ancak analizor penceresine diisen foton sayist azalacagindan belirli bir goriintii

istatistiginin elde edilmesi i¢in gerekli siire uzayacaktir.

2.3 Kesit Goriintiilerinin Elde Edilmesinde Kullanilan Yontemler

Kesit goriintiilerinin elde edilmesi obje etrafinda farkli acilarda toplanan projeksiyon
bilgilerinin bilgisayarda toplanarak belli yontemlerle ayr1 bir hafizada yeni goriintii elde

edilmesi ile gergeklesir.

Bu amagla kullanilan matematiksel yontemler genel olarak filtre geriye projeksiyon ve

tekrarlayici teknikler olarak ikiye ayrilabilir.

2.3.1 Filtre Geriye Projeksiyon Teknigi (FGP)

Dedektor hasta etrafinda donerken belli acgilarda 2-boyutlu goriintii alimir ve bu
goriintiilerin her biri bilgisayar hafizasina ayr1 ayr1 kaydedilir. ‘Projeksiyon’ ad1 verilen bu
bilgiler toplandiktan sonra bilgisayarda ayri bir hafizaya geri yansitilir ve 3-boyutlu

gorintii elde edilir.



Projeksiyon bilgisi ‘151n” olarak adlandirilir. Isin, gectigi piksellerin toplam bilgisini igerir.

Burada amag bu piksellerin tek tek igeriklerini bulmaktir.

Sekil 2.5° te projeksiyonlar gosterilmektedir. Burada g(©) herhangi © agisindaki 1s1n,
f(x,y) ise herhangi bir piksel icerigini gostermektedir. Burada amag f degerlerinin; yani her

bir piksel i¢eriginin bulunmasidir.
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Sekil 2.5 Projeksiyonlarin toplanmast.

Kesit elde edilmesinde ilk asama toplanan projeksiyon bilgilerinin(g) bilgisayarda ayr1 bir
hafizaya geri yansitilmasidir. Bu isleme ‘geriye projeksiyon’ adi verilir. Her kesit i¢in
ayrilan hafizadaki matris pikselleri 151n degerleri ile doldurulur. Bu islem yapilirken, kesit
goriintiistinii olusturacak her piksel igerigi iizerinden gegen yani igerigine katkida bulunan

151n sayisina normalize edilir.
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Sekil 2.6 Projeksiyonlarin geriye yansitilmasi.

2. projeksivon

n

.

J

1. projeksivon

< =>

(b)
Sekil 2.7 Geriye projeksiyon teknigi ve yildiz etkisi.

Basit geriye projeksiyon yontemindeki onemli sorun 1sin degerleri piksellere dagitilirken
her bir piksele esit olarak dagitilmasidir. Bunun sonucunda gergekte bilgi icermeyen
piksellere de sayim eklenmis olur ve sekil5c de goriildiigi geriye projeksiyon sonunda
goriintli kusuru meydana gelmektedir. Bu kusura ‘yildiz artefakt’ denir. Yildiz artefakttin
olusma sebebi bilgisayarin her bir piksel igerigini degil projeksiyondaki toplam bilgiyi;
yani g degerlerini bilmesidir.

Yildiz etkisinden kurtulmak ig¢in ilave filtre islemleri gerekmektedir. Filtre islemi ile
gercekte bilgi icermeyen piksellerdeki sayimlar kaldirilir. Uygulanan filtre ile her 1smnin
merkezi pikselleri disindaki kenar piksellere negatif degerler verilir. Bu islem tiim
projeksiyonlara uygulanir ve sonugta her 1sinin kenarindaki negatif degerler yanindaki
1sinin pozitif degerini kaldirir. Bu asamada teknik ‘filtre geriye projeksiyon’ adini alir ve

uygulanan frekans ortamindaki bu filtreye ‘yokus(ramp) filtre’ denir. Sekil 2.6’da yokus

filtrenin frekans uzayimdaki temsili gosterilmektedir.
Tolkus filtre




Sekil 2.8 Yokus filtre ile yildiz artefaktinin ortadan kaldirilmasi.
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Sekil 2.9 a) Yokus filtre b) Hanning filtre

Sekilde de goriildiigii gibi yokus filtre yiiksek frekanslar1 gegiren bir filtredir ve goriintiide
giiriiltiiyli 6nemli 6l¢iide artirmaktadir. Bu nedenle yokus filtre daima giiriiltiiyii azaltici
ilave bir filtreyle birlikte kullanilir. Bu ilave filtreye pencere fonksiyonu denir. Boylece
frekansin keskin bir gsekilde bitirilmesi yerine pencere fonksiyonun kesim frekansi
istenildigi sekilde ayarlanarak daha yumusak bi¢cimde sona ermesi saglanir ve giiriiltii

azaltilir.
Klinik uygulamalarda pencere fonksiyonu olarak en fazla kullanilan filtreler Hanning ve
Butterworth filtredir. Sekil 2.9b’da Hanning filtrenin frekans uzayindaki temsili

gosterilmektedir.

Filtre Geriye Projeksiyon Tekniginin Matematiksel Olarak Ifade Edilisi




Projeksiyon bilgileri agiya bagli olarak sayim yogunlugunun fonksiyonunun her agidaki

integrali seklinde sOyle ifade edilir;

P,(s) = Tf(s,t)dt 2.2)

Geriye projeksiyon ise ;

GP,8x,y) = TPa(r)d(r)dr (2.3)

seklindedir. Bu ifade 6l¢iilen projeksiyonlarin tek bir agida geri yansitilmasini verir. Tiim

acilarda bu islemin tekrar edilmesi ile bu ifade;

GP(x,y) = j GP,(x,y)d6 = j do j P,5(r)dr 2.4)
0 0

—00

seklini alir.
2.3.2 Tekrarlayic1 Teknikler

Filtre geriye projeksiyon teknigi kesit gorlintiisiiniin elde edilmesinde hala en yaygin
kullanilan teknik olmasina ragmen meydana getirdigi bazi goriintii kusurlar1 nedeni ile
yerini farkli yontemlere birakmaktadir. Alternatif olarak en fazla kullanilan yontem
tekrarlayic1 tekniklerdir. Filtre geriye projeksiyon yontemindeki yildiz artefakt sorunu
yasanmadigindan ilave filtreye gerek duyulmaz. Ancak FBP’ ye gore en biiyiik dezavantaji
algoritmanin oldukga yavas olmasidir. Bu da rutin klinik incelemelerinde istenilmeyen bir

durumdur. Bunun yani sira artan tekrar sayisi ile giiriiltii de 6nemli 6l¢iide artmaktadir. Bu



nedenle bir¢ok sistemde tekrarlardan sonra goriintiiye bir Gauss filtre uygulanmaktadir.

Bu yontemde ilk basta referans olmasi i¢in keyfi bir baslangic goriintiisii segilir. Bu
gorlintii homojen bir gorlintii veya hicbir diizeltmenin yapilmadigi geriye projeksiyon
goriintlisii olabilir. Bu teknikteki temel fikir basitce ardi ardina yaklagimlarla gergek
goriintliye en yakin tahminin yapilmasidir. Referans goriintiisii ile Olgiilen gergek
projeksiyon goriintiileri karsilagtirilarak referans goriintiisii yeniden diizenlenir ve iki

gorlntii arasindaki fark minimum oluncaya kadar bu islem tekrar edilir.
2.3.2.1 MLEM(Maximum Likelihood Expectation Maximization) Teknigi

Bu algoritmanin amaci objedeki gercek aktivite dagilimmnin en dogru tahmininin elde
edilmesidir. En biiyilik avantaj1 goriintiide Poisson dagiliminin dikkate alinmasidir. Boylece
giiriiltii her piksel i¢in dikkate alinmis olur. Artan tekrar sayisi ile gercek goriintiiye daha
yaklasilir. Ancak bununla birlikte giiriiltii de artmaktadir. Ayrica MLEM algoritmas1 ¢ok
yavastir.

Algoritma su sekilde g¢alisir MLEM tekniginde kaynaktaki aktivite dagilimi dedektor
lizerine yerlestirilen bir matris lizerine projekte edilerek elde edilen sonuglar Olgiilen

projeksiyonlarla kiyaslanir.

Projeksiyon pikseli i tarafindan dedekte edilen ortalama foton sayisi g_]i, her bir j

pikselinden salinan fotonlarin toplamina esittir:
g, =) af, 2.5)

Burada m goriintiideki toplam piksel sayisi, f ; projeksiyondaki j pikselindeki radyoaktif

pargalanma olasiligi, a; projeksiyon matrisidir. Dolayisiyla a; %i J pikselinden salinan



fotonun i pikselinde dedekte edilme olasiligini verir. Poisson istatistifine gére m tane

pikselden salinan fotonlarin dedekte edilme olasiligs;

- _G
-9,
e gi

P(9i) = (2.6)

ile wverilir. 1 tane Poisson denklemi varsa sartli olasilik fonksiyonu tanimlanir.
Fonksiyonun; yani beklentinin maksimum yapilmasi i¢in fonksiyonun logaritmasini tiirevi

alinarak sifira esitlenir. Sonugta MLEM algoritmasi su sekilde elde edilir:

i pikseli igin Sl¢iilen

_ foton sayisimn son
_ (k1) I S tekrarda elde edilen foton
f. = fj { L& .y ’SE[}’ISIIIE{ orant (2.7)
J P ; [ m _ Y
J=1 1 :
Zag . I\Zagj fj ,«J .
i=l e S Her j pikseli igin bu
Nl oranin gerive
projeksiyonu

2.3.2.2 OSEM(Ordered Subset Expectation Maximization) Teknigi

OSEM en fazla kullanilan tekrarlayict tekniktir. Tekrar islemlerinde tek tek tiim
projeksiyonlarin kullanilmasi yerine bu yontemde projeksiyonlar belli alt gruplarda(subset)
toplanirlar. Bu da MLEM’ e oranla daha hizli islem yapilmasini saglar. Her alt grup i¢in
gecen islem siiresi yaklagik olarak MLEM” de gecen siire/alt grup sayist kadardir.

Tiim alt gruplar i¢in projeksiyonlar hasta etrafinda esit dagilacak sekilde secilir boylece

algoritma daha kolay sonuclanir.

2.4 SPECT Goriintii Kalitesine Etki Eden Faktorler



SPECT’te goriintii kalitesini ve nlimerik degerlendirme sonuglarini etkileyen birgok

parametre vardir. Bunlar farkli nedenlerden kaynaklanmaktadir.

1) fiziksel nedenler:
a. glrilti
b. sacilan fotonlar
c. foton azalimi

d. uzaysal ayirma giiciiniin mesafeye bagl degisimi

2) teknik nedenler:
a. hasta hareketi

b. homojenite problemleri(ring artefakt)

2.4.1 Fiziksel Nedenler
2.4.1.1 Giriiltii

Giiriilti, goriintiide sayim yogunlugunun bdlgesel dalgalanmalarina karsilik gelir ve rms
(root mean square) ile ifade edilir. Giiriiltii sistem elektroniginden de kaynaklanabilir ancak
en 6nemli nedeni radyoaktif maddenin tesadiifi dagilimimin sonucu olarak ortaya ¢ikan

istatistiki giiriiltiidiir. Buna ‘kuantum giiriiltiisii’ de denir.

Gorilintiide giirtiltiiniin artmas1 6zellikle diisiik obje kontrastina sahip kiiciik objelerin
algilanmasimi olduk¢a zorlastirmaktadir. Kuantum giiriiltiisiinden kurtulmanin tek yolu
gorlintiideki sayim istatistiginin artirilmasidir. Ancak bu gorilintii toplama siiresini
uzatacaktir ve olas1 hasta hareketleri goriintiiye dahil olacak; sonugta ise goriintii kalitesi

olumsuz etkilenecektir.

Sayim istatistigi ne kadar yiiksek tutulursa tutulsun tomografik goriintiilerde giiriiltii ancak



belli oranda azaltilabilir. Clinkii tomografik kesitlerin elde edilmesinde giiriiltiiye etki eden
baska faktorler mevcuttur. Bunlarin ilki projeksiyonlarda giiriiltiiniin de toplanarak kesit
gorlintiisiine dahil olmasidir. Bunun yani sira kesit goriintiilerinin elde edilmesinde

kullanilan algoritma ve filtreler de giiriiltiiyli 6nemli 6lgiide artirmaktadir.

2.4.1.2 Sacilan Fotonlar

Kaynaktan ¢ikan fotonlar bulundugu ortamda farkli etkilesimlerde bulunurlar. Niikleer Tip
uygulamalarinda obje goriintiisiiniin dogru bi¢cimde elde edilebilmesi i¢in fotonun
fotoelektrik olayla tiim enerjisini tiiketmesi istenir. Fotoelektrik etkilesim sonucu fotonun
gercek cikis pozisyonu ile elde edilen konum bilgileri uyum i¢indedir. Bu sayede olayin
gerceklestigi noktaya ait dogru pozisyon bilgisi elde edilir. Hasta i¢inde Compton
sacilmasina ugrayan fotonlar ise farkli agilarda sagilarak dedektore ulastiklarindan hatali
pozisyon bilgisi tasirlar. Bu nedenle SPECT sistemlerinde enerji spektrumunda analizor
penceresi fotopik bolgesinde agilir ve yalnizca fotoelektrik etkilesim yapan fotonlar
kullanilir. Ancak buna ragmen kiiciik agilarda sacilan fotonlar fotopik i¢inde yer alabilirler.
Sacilan 1sinlarin goriintii lizerinde en biiylik etkisi goriintii kontrastin1 bozmasidir. Bu ise
lezyon dedeksiyonunu onemli Ol¢lide zorlastirir. Sacilan 1s1n miktar1 hasta kalinligi ve

acilan pencere genisligine baghdir.

2.4.1.3 Foton Azalimi

Kaynaktan salinan fotonlar dedektore ulasincaya kadar hasta i¢inde bir¢ok farkli dokudan
gecerler ve sogurularak azalima ugrarlar. Foton azalimi Lambert kuralina gore su sekilde
ifade edilir;

N = N,e ™ (2.8)

Burada Ny fotonlarin kaynaktan ¢iktig1 andaki sayisi, N x mesafesini gectikten sonra

dedektore ulasan foton sayisi, x fotonlarin gegtigi ortamin kalmhigi ve p(cm™) gizgisel



azalim katsayisidir. p, ortamimn yogunlugu ve foton enerjisine baghidir. Ornegin suda
140keV i¢in p=0,15cm™ dir. Ancak sacilan 1sinlarin etkisi ile ortalama enerji azalmaktadir

ve n=0,12cm™ degerini alir.
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Sekil 2.10 Foton azalimi problemi.

Foton azalimi goriintiide bir problem olarak ortaya ¢ikar. Ozellikle derindeki kaynaktan
gelen sayim degerlerinin oldugundan daha da az olarak elde edilmesine neden olur. Elde
edilen sayim yogunlugunun diisiik aktivite tutulumuna sahip ylizeye yakin bir bolgeden mi
yoksa yiiksek aktivite tutulumuna sahip derin bir bdlgeden mi geldiginin anlagilmasi
zordur. Sonug olarak yapilan sayisal degerlendirmelerde hatalar meydana gelir. Bu nedenle

azalim probleminin diizeltilmesi gerekir.

2.3.1.4 Foton Azaliminin Diizeltilmesi

Azalim diizeltmesinde temel fikir azalimda meydana gelen sayim kayiplarinin goériintiiye
yeniden eklenmesidir. Bu amagla bir¢ok farkli diizeltme teknigi kullanilmaktadir bu
yontemler asagida siralanmistir. Ancak burada sadece bu g¢alismada kullanilan Chang

yontemi anlatilacaktir.

Azalim diizeltme yontemleri:

1. Azalim Katsayisinin(p ) Sabit Kabul Edildigi Yontemler:
a) Projeksiyonlarda Diizeltme(Sorenson Y ontemi)
b) Kesitlerde Diizeltme(Chang Y ontemi)
2. Sabit Olmayan Azalim Katsayisinin Kullanildig1 Yontemler



Chang Yontemi

Glinlimiizde neredeyse tiim sistemlerde azalim diizeltmesi i¢in Chang Yontemi
kullanilmaktadir. Bu yontemde azalim katsayisinin viicudun her noktasinda sabit oldugu

kabul edilir ve diizeltmeler tiim kesitlerde gerceklestirilir.

Chang yonteminde p sabit alindigindan 2.7 bagintisina gore tek bilinmeyen x degeridir.
Dogru diizeltmenin yapilabilmesi i¢in her kesitte kaynak organin kameraya olan
uzakliginin belirlenmesi gereklidir. Bu amagcla tiim kesitlerde kullanici tarafindan maniiel
olarak veya kenar algilayic1 filtrelerle goriintii sinirlarn ¢izilir ve goriintiideki tiim

piksellerin bu sinirlara olan uzaklig: bilgisayar tarafindan ol¢iiliir.

Derinlik bilgisinin elde edilmesinden sonra ikinci asama sayim kaybi olan piksellere bu
sayimlarin eklenmesidir. Bunun i¢in kesit goriintiilerinde her piksel i¢in azalimin tersi olan

e"* degeri bulunarak bu deger piksellere eklenir.

Algoritma burada durdurulabilir ancak diizeltme isleminin dogrulugunun artirilmasi igin
ikinci asamaya devam edilebilir. Ik asamada elde edilen projeksiyonlar ile dlgiilen
projeksiyonlarin farki alinir ve hata projeksiyonlari elde edilir. Hata projeksiyonlarindan
kesit goriintiileri almir. Bu kesitler diizeltme matrisleri ile ¢arpilarak yontemin ilk
asamasindaki diizeltme yapilmis goriintii ile toplanir.

2.3.1.5 Uzaysal Ayirma Giiciiniin Mesafeye Bagh Degisimi

Uzaysal Ayirma Giicii

Uzaysal ayirma giicli kameranin iki farkli objeyi ayirt edebilme yetenegidir. Ayirma



giiclinii sinirlayan en biiylik neden kristal ve kolimatordiir.

Kristalin sonlu boyutundan dolayi kristalde sintilasyon olay1 ile olusan 1s1k fotonlar1 kristal
icinde dagilarak bulanikliga neden olurlar. Ayrica kristalde meydana gelen Compton
etkilesmeleri de ilk olusum noktasi ile son nokta arasinda pozisyon farki olusturarak
ayirma giiclinii bozar. Bunu yaninda foto ¢ogaltici tiip sekli ve sayisi da ayirma giiciinii
etkiler. Meydana gelen sintilasyon olaymnin birden fazla foto cogaltic1 tiip tarafindan
algilanmas1 ayirma giiciinli olumsuz etkiler.

Kolimatoriin ayirma giicine etkisi ise su sekilde ortaya cikar: bir nokta kaynak
kolimatoriin tam iizerinde iken kristalde olusan goriintiisii kaynak ile ayni boyutta olur.
Kaynak-kolimatoér mesafesinin artmasi ile nokta kaynagin kolimatoriin birden fazla deligi
tarafindan gériinmesi sonucu olusan goriintii bulaniklagir ve ayirma giicii bozulur. Bu etki

mesafe ile artmaktadir.

ML

—

Kolimatére farkh Kristalde olusan
mesafelerde nokta gorintiler
kaynaklar

Sekil 2.11 Ayirma giiciiniin mesafe ile degisimi.

Dedektor - Kolimator Yanit

Dedektor-kolimatdr yanitt nokta kaynagin olusturdugu goriintiidiir ve ayirma giiclinii

etkileyen en 6nemli parametredir.

Dedektor yaniti kristalde pozisyonlama islemlerindeki belirsizliklere ve sagilmalara



baghdir. Kristalde sagilmalara bagli olarak meydana gelen pozisyonlama hatalari,

sintilasyon olayinda meydana gelen foton sayisindaki istatistiksel dalgalanmalar dedektor

yanitin1 etkileyen faktorlerdir. Dedektor yaniti Gauss fonksiyonu ile verilir ve bu

fonksiyonun yar1 yiikseklikteki tam genislik(FWHM-Full Weight At Half Maximum)

degeri dedektor ayirma giiciinii verir.

Kolimator yanitin1 etkileyen ilk parametre geometridir. Geometri komponenti kolimator

deliklerinin sekline baghidir. Buna bagli olarak kaynak-kolimatér mesafesi ile yanit

fonksiyonu degisir. Bir diger parametre septal penetrasyondur. Septal penetrasyon, toplam

dedektor-kolimator yanit fonksiyonuna kolimatdr septalarindan gegen ve hatali pozisyon

bilgisi iceren fotonlarin katkisini igerir. Sac¢ilan 1smnlar da kolimatdr yanit fonksiyonunu

etkilemektedir ve bu etki artan foton enerjisi ile artar.

Y-

Sekil 2.12 Dedektor-kolimatdr yaniti.

sayvim

kavnak-kolimator
mesafesi

mesafe

Dedektor-kolimator yanit fonksiyonunun bu sekilde mesafeye bagli olarak degismesi hasta

icinde kaynaklarin farkli konumlarda yer almasindan dolay1 farkli projeksiyonlarda uzaysal

ayirma giicii de farklilik gosterecektir.

2.4.2 Teknik Faktorler

2.4.2.1 Hasta Hareketi



Hemen hemen tiim niikleer tip tetkiklerinde goriintii toplama islemi 5-30dk arasinda
degisen uzun siirelerde gerceklesmektedir. Bu goriintilleme siiresi boyunca goriintii
kalitesinin bozulmamasi i¢in hasta hareket etmeden yatmak zorundadir. Ancak klinik
uygulamalarda hasta hareketi ¢ok sik karsilasilan bir sorundur. Bu hareket, goriintiide bazi
goriintli kusurlart meydana getirir. Bu nedenle SPECT ¢aligmalarinda hasta hareketinin

algilanmasi ve diizeltilmesi ¢ok 6nemlidir.

Sekil 2.13 Jaszczak ait kesit goriintiisii a) hareketin olmadig1 durum b) hareket etkisi ile olusan artefakt.

Hareketin algilanmasi igin kullanilan en basit teknik toplanan projeksiyonlarin sine(cine)
modunda gosterilmesidir. Bu gosterimde toplanan projeksiyonlar ardi ardina getirilerek
film seklinde gosterilir. Ancak sine modu hareketin miktar1 hakkinda kantitatif bilgi
icermemektedir.

Hareketin algilanmasinda kullanilan asil yontem bir goriintiiniin linogram ve sinogramidir.
Boylece hareketin hangi projeksiyonlarda meydana geldigi ve ne miktarda oldugu

rahatlikla goriilebilir.

Linogram:

Her projeksiyonda tiim satirlar (x yonii) boyunca piksel igerikleri toplanir ve sonugta bir
stitun boyunca degerler elde edilir. Daha sonra bu siitundaki degerler linogramda yeni bir
siitun olarak yazilir. Yani her bir siitun bir projeksiyondan elde edilir. Sonu¢ olarak

noktasal bir kaynagin Linogram goriintiisii diiz bir ¢izgi seklinde elde edilir.
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Sekil 2.14 Linogramin elde edilisi.

32 projeksiyon ve 64*64 matriste alinan bir goriintiiniin linogrami 64 satir ve 32 siitundan

olusur.

Sinogram:

Projeksiyon goriintiisiinden alinan ayni adresteki satirlar iist iiste konularak sinogram
goriintiileri elde edilir. Bu goriintiide yatay eksen projeksiyondaki satir bilgilerini diisey
eksen ise projeksiyon acilarimi vermektedir. Her bir projeksiyon goriintiisiinden 1piksel
kalinliginda alinan satir nokta kaynak goriintiisiinden gececek sekilde segilir ve secilen bu
satir bilgileri iist iiste getirilerek sinogram goriintiisii elde edilir. Noktasal kaynagin
pozisyonu her projeksiyonda x yoniinde degiseceginden sinogram goriintiisii siniis egrisi
seklinde elde edilir.
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Sekil 2.15 Sinogramin elde edilisi.

32 projeksiyon ve 64*64 matriste alinan bir goriintiiniin sinogrami 32 satir ve 64 siitundan

olusur.
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Sekil 2.16 Kaynak pozisyonun a¢1 ile degismesinden dolay1 sinogram bir siniis egrisi verir

Hasta hareketleri yatay, diisey veya donme yonii boyunca olabilir. Hareket geri donmeli
oldugu gibi (dikey ya da yatay yonde gidip gelme seklinde) sadece tek yonde de olabilir.
Hareket sonucu olusan artefaktlar hareketin miktari, tipi, baslangic ve bitis zamani ve
goriintiilemede kullanilan dedektor sayisina bagl olarak farkliliklar gdsterir. Diisey yonde

hareket hem linogram hem de sinogramda algilanabilirken yataydaki hareket sadece



sinogramla algilanabilmektedir.

Tek dedektorle alinmis bir goriintiide aksiyel yonde hareketin oldugu projeksiyonlarda
sinogramda kesiklik meydana gelir; lateral hareket ise sinogramda kaymaya neden olur.
Cift dedektorlii sistemlerde ise sinogram goriintiisiiniin {ist yaris1 ilk dedektor, alt yarist ise
ikinci dedektore aittir, yani ilk dedektdriin son projeksiyonu goriintiiniin tam ortasinda
ikinci dedektoriin ilk projeksiyonunun {izerine karsilik gelir. Aksiyeldeki ani hareket
sinogramda ii¢ kesiklik meydana getirecektir. Iki kesikligin sebebi hareket; ortadaki
kesikligin sebebi ise ilk dedektorden ikinci dedektore gegistir. Benzer sekilde lateralde de
harekete ait projeksiyonlarda sinogramda kayma; ortada ise dedektor gecisinden

kaynaklanan kesiklik goriiliir.

Linogramda ise sadece aksiyel yondeki hareket algilanabilmektedir. Ciinkii linogram
satirlarda her bir noktaya ait bilgiyi icermemektedir. Gorlintii ¢ift dedektorle alinmis ise
sinograma benzer olarak linogramin sol kism1 ilk dedektdre sag kismi ise ikinci dedektore
aittir. Tek dedektorle alinmis goriintiiniin linograminda hareketin oldugu projeksiyonlarda
kayma gozlenir. Eger hareket geri donmesiz ise kayma kalan tiim projeksiyonlarda devam
edecektir. Cift dedektorle alinmis goriintiilerde ise bu artefaktlara ek olarak dedektor
gecislerinden kaynaklanan kesiklik meydana gelecektir. Lateralde ise linogramda herhangi

bir degisiklik meydan gelmez.

2.4.2.2 Hasta Hareketinin Diizeltilmesi

Hareket diizeltmesi i¢in hemen her sistemde farkli yontemler kullanilmaktadir. Bunlardan

en fazla kullanilanlar lineer interpolasyon ve ¢apraz korelasyon fonksiyonudur.

Lineer interpolasyon basit olarak hareketin oldugu projeksiyonlarda goriintiiniin mantiel
veya otomatik olarak orijinal konumuna getirilmesidir. Hem yatay hem de diisey yondeki

hareket dizeltilebilmektedir.
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Sekil 2.17 Lineer interpolasyon teknigi.

Hareket diizeltmesinde en fazla kullanmilan bir diger yontem c¢apraz korelasyon
fonksiyonudur. Korelasyon ; iki fonksiyon arasindaki benzerligin ya da bagimsizligin

derecesidir.

.. |1 fonksiyonlar 0zdes ise
korelasyon katsayisi = ) .
0; fonksiyonlar farkl:ise

Birbirinden bagimsiz iki sinyal karsilastirildiginda kullanilan yontem ‘capraz korelasyon’

adin1 alir. Tek boyutta ¢apraz korelasyon fonksiyonu;
CCy =ZPN(j)'PN—l(j+S) (2.9)
-1

seklinde tanimlanir. Burada P ardisik iki projeksiyonun toplam profilleri, m iki egrideki

nokta sayis1 ve s mesafe parametresidir.

Bu yontemde projeksiyonlarin y-ekseni boyunca profilleri toplanir. Herhangi bir hareket
yoksa tiim profiller birbiriyle 6zdes olacaktir ve korelasyon katsayist 1 dir. Hareketin
olmasi durumunda iki ardigik projeksiyonun profilleri farklilik gosterir. Islem sonunda
ardisik projeksiyonlar i¢in tiim mesafeler saptanmis olur ve belli bir esik deger segilerek bu
degerin tizerindeki sapmalarda hareket oldugu kabul edilir. Bu projeksiyonlar, 6lciilen
mesafe kadar otomatik olarak yer degistirir ve hareket diizeltilir. Korelasyon pikine giiriiltii
de dahil olabilir ve bu, hasta hareketiyle ilgili hatali sonuglara neden olabilir. Belirlenen

esik deger ile giirtiltii etkisi azaltilir.



2.4.2.3 Homojenite Problemleri

Detektor, homojen bir kaynak ile her noktasinda esit olarak 1sinlandig1r zaman, istatistiksel
dalgalanmalar disinda elde edilen goriintiideki sayim dagiliminin da homojen olmasi
gerekir.  Ancak gerek sistemin tasarimindan gerekse dedektor komponentleri ve
kalibrasyon hatalarindan kaynaklanan bazi nedenlerden dolayr homojenitede ciddi
problemler meydana gelir. Kristaldeki bozukluklar, foto tiip kazan¢ ayarindaki hatalar,
kolimator problemleri, hatali kalibrasyon homojeniteyi bozan baslica sebeplerdir. Fakat bu
problemler giderilse bile sistemin tasarimindan kaynaklanan bazi dogal sebepler de vardir.
Kristal hassasiyetinin bolgesel degisim gostermesi sonucu kristal homojen 1sinlanmasina
ragmen bolgesel sayim farkliliklar1 gozlenir. Ayrica foto tiiplerin etkinliginin mesafeye
bagli degisimi sonucu cizgisel bir kaynagin goriintiisiinde egiklikler gozlenir. Buna

dogrusalliktan sapma denir.

Kristaldeki hassasiyet farkliliklari ve dogrusallik problemi nedeni ile elde edilen
goriintlilerde bu bolgelerde sayim farkliliklar1 olur. Tomografik goriintiide her agida bu
sayimlar geri yansitildigindan goriintiide halka seklinde kusurlar(ring artefakt) meydana

gelir. Bu problemin ortadan kaldirilmasi icin belli diizeltme teknikleri kullanilir.

2.5 Goriintiiniin Islenmesi

Niikleer tibbin en 6nemli ustlinliigii goriintli kalitesini olumsuz etkileyen fiziksel faktorleri
ve sistemle 1lgili sorunlarin etkisini azaltacak goriintii isleme tekniklerinin kullanilmasidir.
Toplanan goriintiiler bilgisayar hafizasina sayisal olarak kaydedilir ve bu sayede bu
goriintiiler ilizerinde her tiirli matematiksel islem yapilabilmektedir. Bu islemlerin amaci
goriintli kalitesinin artirllmasidir. Giirtiltiiyli azaltmak veya kenar keskinligini artirmak igin

kullanilabilir.

Niikleer tip goriintiilerindeki en biiyiik problem yeterli sayim yogunlugunun olmamasidir.

Sonug olarak da goriintiilerde giiriiltii oram1 yliksektir. Ayrica tomografik kesitlerin elde



edilmesindeki baz1 faktorler giiriiltii miktarin1 daha da artirmaktadir. Bu nedenden dolay1
niikleer tipta gorlinti isleme teknikleri genellikle giiriiltiiniin azaltilmasi amact ile

kullanilmaktadir.

Gorlnti isleme g¢esitli filtrelerle yapilmaktadir. Filtreler islevleri yoniinden uzaysal

ortamda ve frekans ortaminda olmak {izere ikiye ayrilirlar.

2.5.1 Uzaysal Ortamda Filtre islemleri

Filtre isleminin uzaysal ortamda yapilmasi durumunda ‘konvoliisyon’ islemi yapilir.

Konvoliisyon tek boyutta;

g(x)=h(x)*f(x) (2.10)

seklinde ifade edilir. Burada h(x) orijinal goriintiiyli f(x) filtreyi temsil etmektedir.
Konvoliisyon isleminde fonksiyonlardan biri digeri iizerinde ilerlerken iki fonksiyon
carpilarak carpimlar toplanir. Bu islem sonunda goriintiideki her pikselin degeri filtre
agirlik faktorii ile carpilarak degisir. Filtre boyutu ve agirlik faktorii yeni piksel iceriklerini
belirler. Filtre boyutunun ve agirlik faktorlerinin artmasi ile icerigi degisecek olan piksel

say1s1 ve dolayisiyla filtrenin etkisi artar.

islenmis goriintii
orjinal goriintii

// //
= =
= & /13/
// _//

Sekil 2.18 Konvoliisyon islemi

Uzaysal ortamda kullanilan filtrelerin matris gosterimi su sekildedir;
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Sekil 2.19 Uzaysal ortamda uygulanan filtreler.

Sekil 2.17a’ da giiriiltiiniin azaltilmasinda en fazla kullanilan filtrelerden biri olan 9 nokta
yumusatict filtre gosterilmektedir. Bu filtre dorusal bir filtre oldugundan konvoliisyon
toplam agirlik faktoriine boliinerek orijinal ve iglenmis goriintiilerin sayimlar ayni tutulur.
yumusatict filtrelerin kullanilmasinda 6nemli nokta bu filtrelerin goriintiide giiriiltiiyl
azaltirken ayn1 zamanda detaylarin kaybolmasina ve bulanikliga neden olmasidir. Bu
nedenle filtre boyutu ve agirlik faktorlerinin se¢imi dnemlidir. b’ de ise kenar algilayici bir
filtre olan Sobel filtre gosterilmektedir. Kenar algilayict filtrelerde kenarlarin
vurgulanabilmesi i¢in matriste negatif agirlik faktorleri kullanilir. Burada da sorun bu
filtrelerin  goriintiide giliriiltiiyli artirmasidir. Bu nedenle goriintiiye bu filtreler

uygulanmadan dnce genellikle 6n yumusatma islemi yapilir.

2.5.2 Frekans Ortaminda Filtre islemleri

2.5.2.1 Fourier Déniisiimii Ve Sinyal Ornekleme

Periyodik veya diizensiz herhangi bir fonksiyon frekans uzayinda farkli frekanslardaki
siniis ve kosiniis fonksiyonlar1 seklinde Fourier Spektrumu ile ifade edilebilir. Bu islem
Fourier doniisimii ile gergeklestirilir. Fourier spektrumunda fonksiyonun genliginin
frekansa gore degisimi verilir. Diizensiz fonksiyonlar farkli sinlis ve kosiniis

fonksiyonlarmin toplami ile verilir. Bu fonksiyonlarin her birine harmonik adi verilir.



Sekil 2.20 Karmasik fonksiyonlarin frekans uzayinda harmoniklerle gosterilmesi.
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Sekil 2.21 Farkli frekanslardaki fonksiyonlarin frekans uzayinda ayrik frekanslarda gosterilmesi.

Sekil 2.20°de farkli frekanslardaki fonksiyonlarin frekans uzayindaki temsilleri
gosterilmektedir. Goriildiigii gibi sinyal ne kadar karmasik olursa olsun frekans uzayinda

ayrik frekanslarda temsil edilmektedir.

Iki boyutlu bir goriintii de benzer sekilde frekans uzayma tasmabilir. Goriintii frekans
uzayina tasindiginda objedeki aktivite dagilimmin mesafe ile degisimi frekansi verir.
Sayimlardaki kisa mesafeli degisimler yiiksek frekansla, homojen bdlgeler ise algak
frekanslarla temsil edilir. Dolayisiyla obje kenarlari ve objedeki herhangi bir lezyondaki
aktivite tutulumu ¢evre dokulara gore farklilik gostereceginden bu lezyon yliksek frekansla
gosterilir. Ayni sekilde giiriiltii de sayimdaki ani degisikliklere karsilik geldiginden yiiksek

frekansla temsil edilmektedir.

Goriintiideki en yiliksek frekansa Nyquist frekans: denir. Bu frekans 6rnekleme araligimi

belirler. Ornekleme; sinyal bilgisinin belli ayrik noktalarda taranarak bilgisayara sayisal



olarak aktarilmasidir. Sinyal bilgisinin eksiksiz olarak bilgisayara aktarilmasi igin
ornekleme araligimin dogru segilmesi gerekir. Bu aralik gereginden sik segilirse sinyalle
beraber giiriiltii de 6rneklenir ve goriintiide giiriiltii artar. Ornekleme araligiin gereginden
daha diisiik yapilmasi halinde ise sinyalde bilgi kaybi1 meydana gelir ve Aliasing problemi

ortaya ¢ikar.

Nyquist teoremine gore ideal ornekleme araligi(Ax) Nyquist frekansina(f,,) baghdir;

AX = — (2.11)

(a) (b) ()
Sekil 2.22 b) hatali 6rnekleme c) ideal 6rnekleme

Sekil 2.22” de iki farkli ornekleme tipi gosterilmektedir. Burada siirekli ¢izgi orijinal
sinyali noktalar ise orneklemeden sonra elde edilen sinyali gostermektedir. Sekil 2.22b’ de
ornekleme gereginden seyrek yapildigindan sinyalde bilgi kayb1 olusurken sekil 2.22¢’

deki gibi ideal 6rnekleme araliginin secilmesi ile bu sorun ortadan kaldirilir.
2.5.2.2 Frekans Ortaminda Goriintii Isleme
Filtre islemi frekans ortaminda yapilirken goriintiiniin Fourier doniisiimii alinir ve filtre ile

carpilir. Frekans ortaminda filtre uygulanan goriintiiniin ters Fourier doniisiimii alinarak

goriintii tekrar uzaysal ortama taginir.



Gorilintli islemenin frekans ortaminda yapilmasi biiyiik kolaylik saglar. Uzaysal ortamda
filtre islemin kullanilan konvoliisyon teknigi sirasinda filtre boyutuna gore cok sayida
matematiksel islem gerekirken frekans ortaminda iki fonksiyonun carpimi ¢ok daha

kolaydir. Filtre islemi i¢in gerekli siire de oldukc¢a kisalmaktadir.

Frekans ortaminda goriintii isleme icin kullanilan filtreler Nyquist frekansina gore
ayarlanan kesim frekanslarina(f;) sahiptir. Bu filtrelerin kesim frekanslar1 degistirilerek
gorlintiide giiriltli ve ayirma giicii arasinda bir se¢im yapilir. Kesim frekansi ne kadar
diisiik secilirse goriintiide giiriiltii 6nemli dl¢iide azalirken yiiksek frekanslarla temsil eden
kenar bilgileri de kaybolacak ve ayirma giicii bozulacaktir. Nikleer tipta en fazla

kullanilan filtreler Hanning ve Butterworth filtredir.

Hanning Filtre

Niikleer tipta elde edilen SPECT goriintiilerinin iglenmesinde yaygin olarak kullanilan bir
alcak gecirgen filtredir. Hanning filtrenin tek degisken parametresi kesim frekansidir.

Yiiksek frekanslart kestiginden dolayi giiriiltiiyii azaltir.
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Frekans(Nyquist ylizdesi)

Sekil 2.23 Hanning filtre.



Frekans uzayinda;
H(f)= 0,5+0,5ccos(af/t,) (2.12)
seklinde gosterilir.

Butterworth Filtre

Hanning filtre gibi algak gecirgen filtredir. Farkli olarak iki degiskene sahiptir. Frekans

ortamindaki gosterimi,
B(f)= 1/[1+(f/f.)™] (2.13)

seklindedir. Burada f frekans, f; filtre genliginin yariya diistiigli deger ve n gii¢ faktoriidiir.

Giig faktorii filtre genliginin ne kadar hizli sifira indigini gosteren degiskendir.
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Sekil 2.24 Farkli kesim frekans1 ve gii¢ faktdriinde Butterworth filtre.

Kesim frekansi goriintiide ayirma giicii ve giiriiltii arasinda se¢im yapilmasinda 6nemli bir
parametredir. Bu nedenle goriintiide optimum kaliteyi verecek dogru kesim frekansinin
secilmesi biiyiik 6nem tasir. Ancak dikkat edilmesi gereken nokta bu parametrenin farkl

sistemlerde farkli sekillerde tanimlanmis olmasidir. Kesim frekansi Nyquist frekansinin



yiizdesi olarak, birim mesafedeki(mm) devir olarak veya piksel basina devir olarak

verilebilir.

Farkli sistemlerden alinan goriintiilerin kiyaslanmasi halinde kesim frekansimnin birimi

bilinmelidir.

2.6 Goriintiide Toplam Performansin Degerlendirilmesi

Gorlintliniin  toplam performansinin niimerik degerlendirilmesinde farkli parametreler
kullanilir. Bunlardan bir tanesi gorlintiide giiriiltiiniin ifadesi olan %rms degeridir.
Radyasyonun bu tesadiifi 6zelligi; yani herhangi bir t aninda salinan foton sayisinin bir
sonraki t zamaninda salinan foton sayisindan farkli olmasi dedekte edilen fotonlarin
Poisson istatistigine gore degisim gostermesine neden olur. Poisson istatistifine gore

giirtilti;

%rms=( std >apma j*lOO (2.14)
ortalama sayim

seklinde ifade edilir.

Gorlinti kalitesinin niimerik degerlendirilmesinde bir diger parametre kontrasttir. Kontrast;
viicutta ilgili organdaki bir olusumun aktivite tutulumunun; dolayisiyla verdigi sayim
degerinin c¢evre dokularin verdigi sayim degerlerinden olan farkliligidir. Kontrast dl¢timii
ilgili obje ve ¢evre dokuya cizilen ilgi alanlari(ROI-Region Of Interest) ile gergeklestirilir.

Yiizde cinsinden hesabi;

obje ~ “cevre

%kontrast = *100 (2.15)

cevre

denklemi ile verilir. Burada Cgc lezyona ¢izilen ROI i¢indeki ortalama sayim degeri, Ceevre

cevre dokuya ¢izilen ROI i¢indeki ortalama sayim degeridir.



3. MATERYAL VE YONTEM

3.1 Arastirmada Kullanilan Goriintiileme Sistemleri

Planar ve tomografik goriintiilemelerde Giilhane Askeri Tip Akademisi’ de bulunan
Philips-FORTE, Mediso-Nucline SPIRIT-DV, VariCam ELSCINT ve GE-Millenium ile
A.U. Tip Fakiiltesi Niikleer Tip ABD’ da bulunan Siemens E-CAM SPECT sistemleri

kullanilmistir. Sistemlerin 6zellikleri asagida verilmistir.

Cizelge 3.1 galigmalarda kullanilan sistemlerin teknik 6zellikleri.

Dedektor | Kristal | Fotocogaltici | Kolimator Kristal
SPECT Sistemi Sayisi Boyutu | Tiip Sayis1 Tipi Kalinhg
(mm) (mm)
Mediso SPIRIT-DV 2 530%390 59 LEHR 9,5
Siemens ECAM 2 533*387 49 LEHR 9,5
VariCam ELSCINT 2 540*400 59 LEHR 9,5
Philips-FORTE 2 508*381 48 LEGP 9,5
GE-Millenium 1 520*370 46 LEHR 9,5
3.2 Caliymalarda Kullanilan Test Cihazlar1 Ve Bilgisayar Programlar
Yiiksek Kontrast Ayirma Giicii Fantomu(Karaciger Fantomu)
Materyal Akrilik
Boyutlari 30*28*8,9 cm
Agirhik 5.9 kg
Lezyonlar 16 adet; 8, 14, 20, 26mm uzunlugunda ve 8, 12, 16 ve 20mm c¢apinda
farkli kombinasyonlarda




Sekil 3.1 Karaciger fantomu.

SPECT Performans Fantomu: JAZSCZAK fantomu
SPECT Phantom, Deluxe

Materyal Akrilik
Boyutlari 20,3*20,3 cm
Hacim 6,91t

Soguk nodiil ¢caplart 4.8 mm, 6.4 mm, 7.9 mm,9.5 mm,11.1 mm,12.7 mm

Kiire caplar1 9.5mm, 12.7 mm, 15.9 mm, 19.1 mm, 25.4 mm, 31.8 mm

Sekil 3.2 Jaszczak Fantomu.



Jaszczak fantomu sistemin toplam performans degerlendirilmesinde kullanilan standart bir

fantomdur. Fantom farkli boyutta 6 kiirenin oldugu bir lezyon boélgesi, farkli caplarda

cubuklardan(soguk nodiil) olusan ayirma giicii bolgesi ve homojen bir bolgeden olusur.

Jaszczak fantomu ile tek bir taramada;

lezyon dedeksiyonu,

tomografik ayirma giicli 6l¢timii,
giiriiltii ve kontrast dl¢timleri,
sistem toplam hassasiyeti,
azalim diizeltmesinin dogrulugu,

homojenite kusurlar

kontrol edilebilir.

Bilgisayar Programlart

Cizelge 3.2 Kullanilan SPECT sistemleri ve mevcut yazilimlari.

SPECT Sistemi Kullanilan Yazilim
Mediso SPIRIT DH-V Int-XP
Siemens ECAM E-Soft
GE Millenium MPS Xeleris
VariCam ELSCINT Xeleris
Philips FORTE Pegasys

3.3 Goriintiilerde DICOM Formatimin Kullanilmasi

Klinikte alinan tibbi goriintiiler bilgisayar hafizasina DICOM(Digital Imaging and

Communications in Medicine) adi verilen 6zel bir formatta kaydedilir. DICOM, veri

iletimi ve depolanmasi i¢in gelistirilen TCP/IP {izerinde kurulmus bir ag olmasinin yani

sira bir goriintii formatidir.



DICOM goriintti format1 16 bit gri seviyeyi destekleyerek goriintiileme cihazlarinda alinan
gortintiilerin saglikli bir bicimde goriintiilenmesini saglar. JPEG, BMP gibi formatlar veri
kaybina neden olurken DICOM formatinda herhangi bir veri kayb1 s6z konusu degildir. Bu
formatta ayrica gorlntii ile beraber goriintiiye ait teknik bilgiler(hasta pozisyonlamasi,
goriintli matrisi, toplam sayim... gibi) bilgiler de kaydedilir. Bu bilgi birgok goriintii isleme

tekniklerinin uygulanmasinda yardimc1 olmaktadir.

DICOM format ile bir sistemde alinan goriintii hi¢bir veri kaybina ugramadan baska bir

sisteme rahatlikla tanitilarak kaydedilebilmektedir.

3.4 Calismalarda Gergeklestirilen Testler

Bu calismada oncelikle kullanilan bes sistemdeki klinik protokoller(planar ve tomografik
goriintli toplama i¢in) belirlenmis, bunlardan yola ¢ikilarak her sistem igin ayr1 ayri
protokoller olusturulmus ve bu protokoller arasindan her sistem ig¢in en ideal protokol
secilmigtir. Sonraki asamada planar ve tomografik goriintilleme i¢in ortak standart birer

protokol olusturularak klinik protokollerle kiyaslanmaistir.

Calismanin ikinci asamasinda tim sistemlerin goriintii isleme algoritmalar1 incelenmistir.
Bu amagcla, belirlenen standart protokol goriintiileri kullanilmistir. Farkli kesit elde etme
algoritmalar1 kullanilmig, goriintiilere tiim sistemlerde ortak olan filtreler uygulanmig ve

sistem algoritmalar1 birbiri i¢inde degerlendirilmistir.

Gorilintlii iglemede bir diger asma foton azaliminin diizeltilmesidir. Ortak bir goriintii
secilerek tiim sistemlerde farkli p degerlerinde diizeltme yapilmis ve her biri i¢in ideal p
degeri saptanmistir.

Karaciger Fantomu fle Yapilan Cahsmalar

Kullanilan tiim sistemlerde planar goriintiiler karaciger fantomu ile alinmistir. Bunun i¢in



oncelikle klinikle hasta calismalarindan alinan planar karaciger goriintiisiinde karacigere
ROI ¢izilerek yalmzca bu organdan gelen sayimlar belirlenmistir. ilk olarak buradan elde
edilenle ayni sayim yogunlugunda goriintii alinmis daha sonra standart protokol olarak
yiiksek sayimda ayni geometride islem tekrarlanmistir. Goriintii toplama parametreleri

asagida verilmistir.

Cizelge3.3 planar ¢alismalarda kullanilan protokoller.

Klinik protokol | Standart protokol
Toplam sayim 250bin Imilyon
Matris boyutu 256*256 256*256
Zoom 1 1

Sekil 3.3 Klinik incelemelerde elde edilen karaciger fantomuna ROI ¢izilmesi

Dedektor 2

Dedektsr 1

Sekil 3.4 Planar ¢aligma geometrisi.



Son olarak standart protokol dahilinde diisiik ve yiiksek sayimlardaki goriintiilere uzaysal
ortamda ve frekans ortaminda farkli filtreler uygulanmis ve degisik sistemlerdeki filtre
etkisi arastirilmistir. Kullanilan filtreler ve parametreleri ¢izelge4 ve ¢izelge5S’ te da
verilmistir. Uzaysal ortamdaki filtrelerde tiim sistemlerde ayni1 parametreler kullanilirken
frekans ortamindaki filtrelerde her sistemin kendi varsayilan degeri kullanilmigtir. Ancak
sistemlerde kesim frekanslar1 farkli bi¢imlerde tanimlandigindan dolayr Nyquist
frekansinin ylizdesi olarak hepsi hesaplandiginda elde edilen kesim frekanslar1 birbirinden

farkli olmustur.

Cizelge3.4 Uzaysal ortamda uygulanan filtreler.

Yazilim Filtre Filtre parametresi
9 nokta
IntXP yumusatici 3*3
Gauss 2 komsulukta
9 nokta
Xeleris yumusatici 3*3
Gauss 2 komsulukta
Pegasys 9 nokta
yumusatici 3*3
ESoft ™ | @ — |

" Sistemde planar galismada diger sistemlerle ortak olan tek uzaysal filtre 9 nokta

yumusatici filtredir



Cizelge3.5 Frekans ortaminda uygulanan filtreler

Yazilim Filtre Filtre parametresi
Hanning fe= %70 Nyquist
IntxP Butterworth f.= %70 Nyquist
n=5
Hanning fe= %45 Nyquist
Xeleris Butterworth fe= %25 Nyquist
n=10
Pegasys | - | @ -
ESoft™ | - |

" . Sisteminin yazilminda planar ¢alismalarda yalmzca uzaysal ortamda filtre islemi
yapilabildiginden bu sistemde frekans ortaminda filtre islemi yapilamamaistir.

" : Sistemde planar galismalarda filtre islemleri yapilamamaktadir.

Jaszczak Fantomu ile Yapilan Calismalar
I.  Protokoller ve Filtre islemleri

%MT¢ izotopu ile doldurulan Jaszczak fantomu ile bes ayri sistemde tomografik goriintiiler
alinmistir;

® [lk asamada her sistem igin kliniklerde kullanilan ayn1 amaca y&nelik protokollerin
hangi dogrulukla kullanildig aragtirilmistir.

® ikinci asmada farkli sistemlerdeki goriintii isleme algoritmalari her sistem igin

uygulanmis ve farklari tespit edilerek goriintii kalitesi lizerine etkileri arastirilmistir.

Klinik calismalarda kolaylik saglamasi amaci ile tim SPECT sistemlerinde iiretici
tarafindan yiiklenen hazir protokoller bulunmaktadir. Calismanin ilk asamasinda bu
protokoller tiim sistemler i¢in belli gruplar altinda smiflandirilarak ¢alisma amacina

uygunluklari arastirilmistir. Kullanilan protokoller ¢izelge3.6 da verilmistir.



Calismaya baslamadan once tiim sistemlerin FWHM ve FWTM degerleri NEMA
kriterlerine uygun olarak 6l¢iilmiistiir. Fantom goriintiileri toplanmadan 6nce dedektorlere
homojenite ve donme merkezi diizeltmeleri yapilmistir. Tiim sistemlerde HRES tipi
kolimator ile 24cm donme cap1 kullanilarak 360° derecede gorinti alinmistir. Yalniz S5
sisteminde mekanik bir problemden 6tiirii donme ¢ap1 34cm alinmistir. Goriintiilerde ilgili

kesitler lizerinde kontrast ve giiriiltii 6l¢timleri yapilmistir.

Calismanin ilk asamasinda bazi klinik protokoller karsilastirilmistir. Farkli firmalara ait
yazilimlarin paket programlar1 detayli bir bi¢imde degerlendirilmis ve her sistem icin en
cok kullanilan klinik protokoller belirlenmistir. Bu protokoller iginden Genel SPECT ve
Beyin protokolleri segilerek kullanic1 tarafindan degistirilebilen goriintii toplama ve

goriintli isleme parametreleri belirlenmistir.

Jaszczak fantoma ait tomografik goriintiiler yukarida anlatilan protokol parametreleri goz
oniinde bulundurularak toplanmis ve varsayilan filtre parametreleri ile enine kesitler elde
edilmistir. Azalim diizeltmeleri her bir sistemin kendi yazilimda varsayilan lineer azalim
diizeltme katsayisiyla Chang yontemi kullanilarak yapilmistir. Ayni zamanda azalim
diizeltmesinin dogrulugunu test etmek i¢in kesitlerin merkezinden cizilen profil ideal
profille kiyaslanmistir. Enine kesitlerin tiimii DICOM formatinda web tabanli bir yazilim

olan ImageJ programina aktarilarak burada kontrast ve giiriiltii hesaplamalar1 yapilmistir.

Fantomda ilave soguk lezyonlarin yer aldig1 kesitte lezyonlara ve homojen bolgeye ¢izilen
ilgi alanlarindan alinan istatistiksel verilerle kontrastlar(3.2) formiilii ile hesaplanmistir.
Benzer sekilde giiriiltii hesaplar1 bu defa homojen kesitte ¢izilen ilgi alanindaki veriler

1s181nda (3.1) formiili ile yapilmugtir.

Calismanin ikinci agsamasinda ise sistem yazilimlar1 arasinda ¢apraz kiyaslama yapilmaistir.
Tomografik bilgi toplama islemi tiim sistemlerde ortak olarak standart bir protokolle

gerceklestirilmistir(P1). Bu protokolde 128*128 projeksiyon ve kesit matrisinde, 360°



derece donme ekseni boyunca 128 projeksiyon ve projeksiyon basina 750000 sayim

toplanmustir.

Kesit goriintiilerinin elde edilmesinde filtre geriye projeksiyon teknigi; filtre olarak da
yalniz Hanning filtre kullanilmistir. sistem yazilimlarinda goriintii islemedeki en 6nemli
farklilik filtre parametresinin farkli tanimlaridir. Nyquist frekansiin yiizdesi olarak veya
mm basimna dongii cinsinden ifade edilebilir. Bu nedenle tiim sistemlerde aynmi kesim
frekansin1 uygulayabilmek amaciyla tiim sistemlerin Nyquist frekanslar1 hesaplanmistir ve
her bir yazilimda aym f:=0.7 f,(dongii/mm cinsinden) kesim frekansi elde edilmeye
calisilmigtir. Bunu yapmak amaciyla Hanning filtre uygulanmig goriintiiller Imagel
programina aktarilmig ve burada Fourier doniislimleri alinmistir. Uygulanan kesim
frekansinin dogrulugunu test etmede genlik goriintiilerinin kenarlarinin uygulanan kesim
frekansi ile uyumlu olup olmadigi kontrol edilmistir. bu kontrol sonucunda S3 sistemi
disinda tiim sistemlerde uygulanan kesim frekansi ile 6l¢iilen degerlerin birbiri ile uyumlu
oldugu gozlenmistir. Kullanilan kesim frekanslar1 ve %Nyquist olarak karsiliklar ¢izelge

3.7°de verilmektedir. Nyquist frekansinin hesaplanmasinda 2.11 bagintis1 kullanilmastir.



Cizelge 3.6: Farkli sistemlerde kullanilan klinik protokollere ait parametreler.

PROTOKOLLER

S1 S2 S3 S4 S5
Parametreler Genel Beyin Genel Beyin Genel Beyin Genel Beyin Genel Beyin
Projeksiyon sayist 128 64 120 120 128 64 128 64 128 64
Matris 128*128 64*64 64*64 128*128 | 128*128 64*64 128*128 | 128*128 | 128*128 64*64
Donme ekseni CO/NCO | CO/NCO CO CO CO/NCO | CO/NCO | CO/NCO | CO/NCO CO CO
Sayim/projeksiyon(kcounts) 65 65 65 65 60 60 65 65 65 65
Projeksiyon matrisi 128*128 64*64 64*64 128*128 | 128*128 64*64 128*128 | 128*128 | 128*128 64*64
Filtre Butterworth | Hanning | Butterworth | Hanning Butterworth Butterworth Hanning
kesim rekansi(f;)(mm/dongii) f.=0.077 f.=0.077 f.=0.077 f.=0.072 f.=0.073 f.=0.085 f.=0.07
Order(n) n=10 n=10 n=10 n=10
Azalim katsayisi(p)(cm™) 0.12 0.12 0.15 0.16 0.12

“Burada CO dairesel dsnme eksenini(Circular orbit), NCO eliptik donme eksenini(Noncircular orbit) simgelemektedir.




Yazilimlarin ¢apraz kiyaslanmasinda Jaszczak goriintiilerinin kesit goriintiileri ilk olarak
toplandiklar sistemde elde edilmis daha sonra diger sistemlere gonderilerek bu sistemlerin
yazilimlarinda ayr1 ayr kesit goriintiileri elde edilmistir. sonug¢ olarak bes farkli Jaczszak
gorlntiisii toplanmistir ve bunlardan her bir sistemde ayr1 kesitler alinmistir. Azalim
diizeltmeleri i¢in bu defa her sistemde varsayilan p degerleri degil teorikte kabul edilen
0.12cm™ degeri kullanilmistir. son olarak islenmis goriintiller ImageJ programina

aktarilarak kontrast ve giiriiltii hesaplar1 yapilmuistir.

Cizelge 3.7 Farkli sistemlerde kullanilan filtre kesim frekansi birimleri ve %70kesim

frekansina karsilik gelen degerleri.

Kesim Maksimum %70 Nyquist’ e
SPECT Sistemi Frekans Frekans Karsilik Gelen
Birimi Degeri Degeri
SPECT1 Dongii/mm 2 1,4
SPECT2 Dongii/mm 2 1,4
SPECT3 Dongii/mm 1 0,7
SPECT4 % Nyquist 100 70
SPECT5 Dongli/mm 1 0,7

I1. Foton Azalimi Diizeltmesi

Daha o6nce yapilan calismalarda bazi SPECT sistemlerinde kullanilan c¢izgisel azalim
katsayis1 degerinin teorikte olmasi gereken 0,12cm™’ yi saglamadigi goriilmiis bu nedenle
calismanin bu asamasinda sistemlerdeki azalim katsayis1 degerleri de kontrol edilmis ve

her sistem i¢in en uygun deger tespit edilmistir. Kullanilan tiim SPECT sistemlerinde foton



azalimi diizeltmesi i¢in Chang yontemi kullanilmaktadir. Alinan Jaszczak goriintiilerinden
elde edilen kesitlere tiim sistemlerde 0,07cm " ile 0,15cm * arasinda degisen p degerlerinde
diizeltmeler yapilmistir. Bu amagla P1 protokolii ile SPECT3 sisteminden alinan Jaszczak
kesitleri kullanilmistir. Diizeltme yapilan bu goriintiilerde her seferinde ayni kesit segilerek
goriintiide ayni bolgeden profil alinmis ve grafigi ¢izilmistir. Bu grafiklerle ideal
diizeltmede elde edilmesi gereken grafiklerin farki alinarak sapma degeri bulunmustur. Her
n degeri icin sistemlerin ekledigi sayim degerleri karsilastirilmis, elde edilen grafiklerden
ve sapma degerlerinden yola ¢ikilarak her sistem i¢in en dogru diizeltmenin gergeklestigi p

degeri tespit edilmistir.

2000

1000
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0 50 100 150 200 250
Distance (mm)

Sekil 3.5 foton azalimi diizeltmesinde kesit goriintiisiinden profil alinmast.

3.5 Goriintiilerin Degerlendirilmesi

Alinan goriintiilerde gorsel ve sayisal degerlendirmeler ImageJ programinda yapilmistir.
Gorsel degerlendirmede fantomlarda gozlenebilen en kiiciik ¢apli ve diisiik kontrasth
lezyon dikkate alimmis yani goriintii ayirma giicii yonlinden ele almmistir. Sayisal
degerlendirmede ise hem planar hem de tomografik caligmalarda tiim goriintiilerde ortak

bir lezyon secilerek giiriiltii ve kontrast hesaplanmistir.



ROI 1(C))

ROI 2(C))

Sekil 3.6 Goriintiilerde ROI’nin belirlenmesi.

Goriintiide lezyon ve ¢evre dokuya ¢izilen ROI’ lerden alinan sayimlarla giiriiltii ve

kontrast asagidaki sekilde hesaplanmistir.

std sapma

%rms = ————
sayim. piksel

*100 (3.1)

c.-C
%kontrast = ‘QC—"*loo (3.2)

¢

3.6 Goriintiilerin ImageJ Programina Aktarilmasi

ImagelJ, Ulusal Saglik Enstitiisti(NIH-National Institutes of Health) tarafindan gelistirilen
Java tabanl bir goriintli isleme programidir. Acik yapist programa kullanicilar tarafindan
Java eklentileri yiikklenmesi olanagini sunar. Kullanicilar tarafindan yazilan bu eklentiler

bircok goriintii isleme ve analiz problemlerinin ¢ziimlenmesine olanak saglar.

ImageJ programinda 8, 16 ve 32bit goriintiiler gosterilebilir, diizenlenebilir, islenip analiz
edilebilir. Program TIFF, PNG, GIF, JPEG, BMP, DICOM ve FITS gibi farkh
formatlardaki goriintiileri rahatlikla agabilmektedir. Acgilan goriintii lizerinde uzaysal
ortamda ve frekans ortaminda bir¢ok goriintii isleme teknikleri uygulanabilmesinin yani

sira goriintii izerinde birgok matematiksel islem ve sayisal analiz yapilabilmektedir.



4. ARASTIRMA BULGULARI

4.1

Planar Calismalar

Planar g¢alismalarda SPECT sistemlerinin planar goriintii isleme meniilerinde bulunan

filtreler kullanilarak klinik protokol ve planar ¢aligma icin olusturulan standart protokol

arasinda kiyaslama yapilmistir.

Cizelge 4.1 S1 sisteminde Olgiilen giiriiltii ve kontrast degerleri.

Islenmemis 9 Nokta Gauss Hanning Butterworth
Goriintii Yumusatici
250k | 1M | 250k | 1M | 250k | 1M | 250k | 1M 250k 1M
%rms | 16,57 | 8,64 | 6,76 | 404 | 6,57 | 3,07 | 1,71 | 0,58 4,86 2,35
%kontrast | 45,71 | 42,86 | 41,18 | 38,97 |40,00|37,23| 28,57 | 26,28 | 42,86 | 28,68
Cizelge 4.2 S2 sisteminde Ol¢iilen giiriiltli ve kontrast degerleri.
Islenmemis 9 Nokta Gauss Hanning Butterworth
Goriintii Yumusatici
250k | 1M | 250k | 1M | 250k | 1M | 250k | 1M 250k 1M
%rms |1969| 984 | 844 | 406 | 7,10 | 3,21 | 0,94 | 0,76 4,29 1,67
%kontrast | 40,63 | 39,06 | 40,63 | 38,28 (38,71 |37,40| 25,00 | 26,52 | 42,86 | 37,12
Cizelge 4.3 S4 sisteminde 6l¢iilen giiriiltii ve kontrast degerleri.
Islenmemis 9 Nokta Gauss Hanning Butterworth
Goriintii Yumusatici
250k | 1M | 250k | 1M | 250k | 1M | 250k | 1M 250k 1M
%rms | 16,00 | 10,67 | 9,45 | 5,02 | 6,21 | 3,15 | 4,85 | 2,76 4,20 2,36
%kontrast | 43,33 | 44,83 | 41,38 | 44,35 | 41,38 | 42,61 | 41,38 | 43,48 | 41,38 | 43,48




Cizelge 4.4 S5 sisteminde Ol¢iilen giiriiltli ve kontrast degerleri.

Islenmemis 9 Nokta
Goriinti Yumusatici
250k | 1M | 250k | 1M

%rms | 18,11 | 10,00 | 5,56 | 3,47

%kontrast| 40,54 | 36,55 | 36,11 | 42,86

4.2 Tomografik Calismalar

4.2.1 Tomografik Protokollerin Karsilastirilmasi

Bu calismada dncelikle sistemlerde var olan klinik protokoller ¢ikarilmis ve 6l¢iimlerde bu

protokollerle elde edilen goriintiilerin %rms ve %kontrast 6l¢iimleri gergeklestirilmistir.

S1 Siteminde Yapilan Olciimler

Cizelge 4.5 S1 protokollerinden elde edilen giiriiltii ve kontrastlar.

azalim azalhm diizeltmesi
diizeltmesiz ile

%rms 5,37 2,45

Beyinl | %kontrast 46,97 56,27
%rms 5,32 2,39

Beyin2 | %kontrast 49,29 61,79
Genel %rms 10,54 4,81
SPECT1 | %kontrast 46,67 56,94
Genel %rms 10,43 4,86
SPECT2 | %kontrast 54,35 62,5
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Sekil 4.1 S1°de 6l¢iilen giiriiltii degerlerinin protokollerle gére dagilimu.
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Sekil 4.2 S1°de dlgiilen kontrast degerlerinin protokollerle gére dagilimi.



S2 Siteminde Yapilan Olgiimler

Cizelge 4.6 S2 sisteminin protokollerinden elde edilen giiriiltii ve kontrast degerleri.

Azalhim Azalim Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile
%rms 16,64 7,4
Beyin |%kontrast 59,89 65,24
Genel %rms 19,87 1,97
SPECT [%kontrast 61,57 47,85

Sistemden alinan farkli protokollere ait goriintiiler:

Beyin Genel SPECT



%kontrast

%rms

mazalim
dlzeltmesiz
azalim
dizeltmesi
ile
beyin genel SPECT
protokoller

Sekil 4.3 S2°de 6lgiilen kontrast degerlerinin protokollerle gore dagilimi.
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Sekil 4.4 S2°de 6lgiilen giiriiltii degerlerinin protokollerle gore dagilimi.



S3 Sisteminde Yapilan Ol¢iimler

Cizelge 4.7 S3’te kullanilan klinik protokollere ait sonuglar.

zooml zoom1,45
Azahm Azahm Azalim Azalim
Diizeltmesiz | Diizeltmesi ile | Diizeltmesiz | Diizeltmesi ile
%rms 6,12 1,59 9,28 2,92
Kalpl %kontrast 23,22 40,86 48,28 52,99
%rms 5,32 2,16 10,21 3,59
Kalp2 %kontrast 26,63 44,35 48,48 59,77
Beyin,Genel %rms 11,55 2,93 11,62 3,62
SPECT1 |%kontrast 41,89 70,52 56,76 73,73
Beyin,Genel %rms 10,98 3,02 16,22 3,85
SPECT2 |%kontrast 67,47 79,73 73,68 81,31

S3 sisteminde alinan farkli protokollere ait goriintiiler:

Genel SPECT1

z1

S3 sisteminde standart protokol disinda kullanilan tiim protokollerde farkli zoom faktorleri

kullanilmistir. Bu nedenle degerlendirmeler zoomsuz ve zoomlu olarak ayr1 ayri

yapilmustir.

Sekil 4.3’te sistemde kullanilan protokollerde zoom kullanilmadan elde edilen kontrast
sonuglar1 yer almaktadir. Olgiilen kontrastlar azalim diizeltmesi yokken %16,6 — 58,75

degerleri arasinda degisiklik gostermektedir ve ortalama deger %36,98 dir. Goriintiilere

Genel SPECT2

2l E

z1,23

z1

21,23




azalim diizeltmesi uygulandiginda ise bu degerler artarak %30,86 — 67,87 araliginda

degismistir. Bu durumda hesaplanan ortalama kontrast degeri ise %50,3” e ulagmustir.

Sekil 4.4° de ise ayn1 protokollerde farkli zoom faktorleri kullanilarak elde edilen sonuglar
yer almaktadir. Bu durumda kontrast degerlerinde de farkliliklar gozlenmistir. azalim
diizeltmesi yapilmayan kesitlerde ortalama kontrast degeri %48,47 olarak hesaplanmistir
Sinir degerler ise %40,63 — 65’ tir. Azalim diizeltmesi yapildiginda ise kontrastin ortalama

degeri %58,73’ e yiikselirken sinir degerler %50,18 — 75,23” tiir.

%kontrast
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Sekil 4.5 Protokollerde farkli zoom faktorlerinin kullanilmasi ile elde edilen kontrast degerlerinin

protokollere gore dagilima.

Son olarak SPECT3’te yine zoom ile ve zoomsuz yapilan ¢alismalarda elde edilen giiriiltii
degerleri hesaplanmistir. Zoom olmayan Ol¢iimlerdeki sonuglar sekil4.7°de zoomlu
sonuclar ise sekil4.8” de verilmistir. Burada giiriiltiiniin ortalama degerleri azalim

diizeltmesi yokken %13,12 olarak azalim diizeltmesi yapildiginda ise %35,65 olarak



hesaplanmistir. Deger araliklar ise ilk durum igin %3,47 — 12,04; ikinci durum iginse

%10,21 - 16,01 dir.

S4 Sisteminde Yapilan Olciimler

Cizelge 4.8 S4 protokollerinden elde edilen giiriiltii ve kontrastlar.

Azalim Azalim
Diizeltmesiz Diizeltmesi ile

%rms 16,22 10,72

Beyinl | %kontrast 52,63 62,07
%rms 15,81 10,21

Beyin2 | %kontrast 60 67,71
Genel %rms 14,29 6,88
SPECT1 | %kontrast 57,14 70,62
Genel %rms 14,91 7,27
SPECT?2 | %kontrast 67,39 72,02

S4 sisteminde farkli protokollerle alinan goriintiiler:

Genel SPECT1 Genel SPECT2

NCO

S4 sistemi ile farkli protokollerde alinan goriintiilere ait kontrast dl¢iimleri sekil4.1' de
gosterilmektedir. Azalim diizeltmesinin yapilmadig1 durumda kontrast degerleri % 41,04 —

70,11; azalim diizeltmesinin yapildig1 durumda ise %49,43 — 73,49 araliginda degisim



gostermektedir. Ortalama deger ise ilk durum icin %57,03; ikinci durum i¢in %64,26

olarak hesaplanmustir.
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Sekil 4.6 S4’te 6lgiilen kontrast degerlerinin protokollerle gore dagilimi.
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Sekil 4.7 S4’te olgiilen giiriiltii degerlerinin protokollerle gore dagilimi.



Olgiilen giiriiltii sonuglar1 ise sekil4.2’ de verilmektedir. Azalim diizeltmesi yapilmayan
kesit goriintiilerinde giiriiltii degerleri %4,15 — 16,01 arasinda degisirken azalim
diizeltmesinin yapildig1 goriintiilerde bu deger %2,23 — 11,32 araliginda degisim
gostermektedir. Ortalama degerler ise azalim diizeltmesinin yapilmadigi durumda %11,07;

azalim diizeltmesinin yapildig1 durumda %6,66 olarak hesaplanmustir.

S5 Sisteminde Yapilan Olciimler

Cizelge 4.9 S5 sisteminin protokollerinden elde edilen giiriiltii ve kontrast degerleri.

Azalim Azahm Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile
%rms 4,62 2,66
Beyin™ | %kontrast 8,55 23,78
Genel %rms 9,33 515
SPECT | %kontrast 29,57 43,24

" : Cizelgede bu protokoliin sadece zoomsuz sonuglar1 verilmistir. Protokole ait zoomlu

ve zoomsuz sonuclar ¢izelge4.10° da yer almaktadir.

Cizelge 4.10 Beyin protokoliinde zoom ile ve zoomsuz alinan degerler.

zooml zoom1l,46
Azalim
Azalim Diizeltmesi Azalim Azalim
Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz | Diizeltmesi ile
%rms 4.62 2,66 8,14 453
Beyin %kontrast 8,55 23,78 21,85 36,89




Sistemde alinan goriintiiler:

Beyin Genel SPECT
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Sekil 4.8 S5’te yalnizca zoomsuz yapilan kontrast 6l¢liim sonuglari
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Sekil 4.9 S5’te yalnizca zoomsuz yapilan giiriiltii 6l¢iim sonuglari

B %kontrast

36.89

23.78

zooml zooml1,46

Sekil 4.10 Beyin protokoliiniin zoomsuz ve zoomlu kontrast sonuglarinin karsilagtirilmasi



H %rms

4.53

zooml zooml1,46

Sekil 4.11 Beyin protokoliiniin zoomsuz ve zoomlu giiriiltii sonug¢larinin karsilastirilmasi



Cizelge 4.11 Tiim protokollerde azalim diizeltmesi yapilmamis goriintiilerin kontrast ve

giiriiltii degerleri

S1 S2 S3 S4 S5
Protokol ad1
%cC %rms %cC %rms %cC %rms %cC %rms %cC %rms
Beyin(CO) 46,97 1,71 59,89 16,64 23,22 6,12 52,63 16,22 18,11 4,59
Beyin(CO) 51,65 10,48 67,41 19,87 48,28 9,28 i i 32,17 8,36
(zoom) (z1,6) (z1,6) (z1,28) | (z1,28) (z1,23) (z1,23) (z1,46) | (z1,46)
Beyin
(NCO) 49,29 5,32 - - 26,63 5,16 60 15,81 - -
Beyin(NCO) 53,26 11,06 i i 41,89 10,21 i i i i
(zoom) (z1,46 | (z1,46) (z1,45) (z1,45)
Genel spect(CO) 46,67 10,54 32,48 4,36 56,56 11,55 57,14 14,29 39,13 9,33
Genel spect(CO) ) i i i 56,76 11,62 i i i i
(zoom) (z1,23) (z1,23)
Genel 5435 | 10,43 - . 67,47 | 1098 | 6739 | 14,74 - ,
spect(NCO) ' ’ ’ ' ' '
Genel
73,68 16,22
spect(NCO) - - - - ’ ' - - - -
(zoom) (z1,23) (z1,23)

Cizelge 4.12 Tim protokollerde azalim diizeltmesi yapilmis goriintiilerin kontrast ve

glirtilti degerleri
S1 S2 S3 S4 S5
Protokol ad1
%cC %rms %cC %rms %cC %rms %cC %rms %cC %rms
Beyin(CO) 56,27 2,45 65,24 7.4 40,86 1,59 62,07 10,72 28,89 2,8
Beyin(CO) 69,97 4,13 73,31 10,99 52,99 2,92 i i 42,09 472
(zoom) (z1,6) (z1,6) (z1,28) | (z1,28) (z1,23) (z1,23) (z1,46) | (z1,46)
Beyin ) ) ) )
(NCO) 61,79 2,39 44,35 2,16 67,71 10,21
Beyin(NCO) 56,94 4,81 i i 59,77 3,59 i i i i
(zoom) (z1,46 (z1,46) (z1,45) (z1,45)
Genel 5694 | 481 | 478 | 1,97 70,52 293 | 7062 | 688 | 4784 5,2
spect(CO)
Genel
73,73 3,62
spect(CO) - - - - ' ' - - - -
(zoom) (z1,23) (z1,23)
Genel
spect(NCO) 62,5 4,86 - - 79,73 3,02 73,02 7,27 - -
Genel
81,31 3,85
spect(NCO) - - - - ' ' - - - -
(zoom) (z1,23) (z1,23)




4.2.3 Goriintii isleme Algoritmalariin Karsilastiriimasi

Bu ¢alismada tiim sistemlerde P1 protokolii ile alinan goriintiiler iizerinde farkli goriintii
isleme algoritmalar1 denenmis ve sistemler arasi karsilastirma yapilarak her birinin

yazilimindaki algoritmalar degerlendirilmistir.

Kesim Frekanslarinin Ol¢iilmesi

Calismanin bu bolimiinde sistemlerin Nyquist frekanslari Olglilmiis ve buna gore
uygulanan filtrelerin kesim frekanslarinin dogrulugu frekans uzayinda kontrol edilmistir.
P1 protokolii ile alinan goriintiiler i¢in her sistemin Nyquist frekanslar1 cizelge 4.12°de
verildigi gibidir.

Cizelge 4.13 P1 protokolii i¢in sistemlerin Nyquist frekanslari.

Piksel boyutu(mm) Nyquist frekansi
SPECT Sistemi (128*128 matris icin) (dongii/mm)
S1 4,52 0,1106
S2 4,84 0,1033
S3 4,79 0,1043
S4 4,13 0,12106
S5 4,66 0,1072

Sistemlerin teorik ve 6l¢iilen kesim frekansi degerleri asagida verilmistir.



Cizelge 4.14 S1 sisteminin 6l¢iilen kesim frekansi degerleri.

=

g

E SOFTWARE 4 SOFTWARE 1-2 SOFTWARE 3 SOFTWARE 5
Uygulanan Kesim

Frekanslarn Hesaplanan Kesim Frekanslari
fe fe fe fe fe fe fe f. fe fe
(%Nyq) | (dongi/mm) | (dongi/mm) | (% karsiligil) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongii/mm) | (% karsihgl) | (dongi/mm) | (% karsiligi)

40 0,0442 0,0442 40 0,0557 50,3 0,0454 43,5 0,0403 36,4
50 0,0553 0,0549 49,6 0,0672 60,6 0,0562 53,9 0,0519 46,9
60 0,0664 0,0662 60 0,0757 68,5 0,06506 62,4 0,0623 56,3
70 0,0774 0,0789 71 0,0858 77,6 0,0775 74,3 0,0653 59
80 0,0885 0,0892 80,6 0,0870 70 0,0856 82,1 0,0769 69,5
90 0,0995 0,10 90,4 0,0909 82 0,0987 94,6 0,0881 79,7




Cizelge 4.15 S2 sisteminin 6l¢iilen kesim frekansi degerleri.

&

E

E SOFTWARE 4 SOFTWARE 1-2 SOFTWARE 3 SOFTWARE 5
Uygulanan Kesim

Frekanslan Hesaplanan Kesim Frekanslari
fe fe fe fe fe fe fe f. fe fe
(%Nyq) | (dongi/mm) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongii/mm) | (% karsihgl) | (dongi/mm) | (% karsiligi)

40 0,0413 0,0420 40,7 0,0552 53,4 0,0392 37,9 0,0436 42,2
50 0,0516 0,0519 50,2 0,0662 64,1 0,0528 51,1 0,0484 46,9
60 0,0619 0,0617 59,7 0,0701 67,9 0,0627 60,7 0,0566 54,8
70 0,0723 0,0717 69,4 0,0823 79,7 0,0744 72 0,0619 59,9
80 0,08264 0,0840 81,3 0,0917 88,8 0,0830 80,3 0,0703 68,1
90 0,09297 0,0925 89,5 0,0951 92,1 0,0918 88,9 0,0810 78,5




Cizelge 4.16 S3 sisteminin 6l¢iilen kesim frekansi degerleri.

=

£

E SOFTWARE 4 SOFTWARE 1-2 SOFTWARE 3 SOFTWARE 5
Uygulanan Kesim

Frekanslan Hesaplanan Kesim Frekanslar
fe fe fe fe fe fe fe fe fe fe
(%Nyq) | (dongi/mm) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongi/mm) | (% karsiligr) | (dongii/mm) | (% karsiligr)

40 0,0417 0,0422 40,5 0,0568 54,5 0,0422 40,5 0,0413 39,6
50 0,0521 0,0520 49,9 0,0684 65,6 0,0519 49,8 0,0505 48,4
60 0,0626 0,0619 59,3 0,0719 68,9 0,0606 58,1 0,0576 55,2
70 0,0730 0,0739 70,9 0,0819 78,5 0,0724 69,4 0,0636 60,9
80 0,0834 0,0833 79,9 0,0861 82,6 0,0854 81,9 0,0704 67,5
90 0,0939 0,0934 89,5 0,0909 87,2 0,0926 88,8 0,0806 77,3




Cizelge 4.17 S4 sisteminin 6l¢iilen kesim frekansi degerleri.

=

£

E SOFTWARE 4 SOFTWARE 1-2 SOFTWARE 3 SOFTWARE 5
Uygulanan Kesim

Frekanslar Hesaplanan Kesim Frekanslari
fe fe fe fe fe fe fe fe fe fe
(%Nyq) | (dongi/mm) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongi/mm) | (% karsiligr) | (dongi/mm) | (% karsiligr)

40 0,04842 0,04845 40 0,0620 50 0,0478 39,5 0,0473 39,1
50 0,06053 0,06031 49,8 0,0746 61,6 0,0610 50,4 0,0588 48,6
60 0,07263 0,0724 59,8 0,0847 70 0,0719 59,4 0,0682 56,3
70 0,08474 0,0841 69,5 0,0961 79,4 0,0862 71,2 0,0769 63,5
80 0,09685 0,0964 79,6 0,1042 86,1 0,0958 79,1 0,084 69,4
90 0,1089 0,1087 89,8 0,1098 91 0,1071 88,5 0,0952 78,6




Cizelge 4.18 S5 sisteminin 6l¢iilen kesim frekansi degerleri.

&

E

E SOFTWARE 4 SOFTWARE 1-2 SOFTWARE 3 SOFTWARE 5
Uygulanan Kesim

Frekanslan Hesaplanan Kesim Frekanslar
fe fe fe fe fe fe fe f. fe fe
(%Nyq) | (dongi/mm) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongi/mm) | (% karsiligl) | (dongii/mm) | (% karsihigl) | (dongi/mm) | (% karsiligi)

40 0,0429 0,0420 39,2 0,0588 54,9 0,0422 39,4 0,0404 37,7
50 0,0536 0,0532 49,6 0,0735 68,6 0,0541 50,5 0,0504 47
60 0,0643 0,0637 59,4 0,0834 77,8 0,0646 60,3 0,0588 54,9
70 0,0750 00737 70,6 0,0877 81,9 0,0736 68,7 0,0673 62,8
80 0,0858 0,0854 79,7 0,0961 89,6 0,0858 80 0,0728 67,9
90 0,0965 0,0971 90,6 0,0102 95,1 0,0959 89,5 0,0833 77




Ornek olarak SPECT4 sisteminde alian goriintiilere diger sistemlerde uygulanan farkli kesim frekanslari ve Fourier
dontistimleri:
Kesim software4 software 1-2 software 5 software3

frekansi

(%Nyaq)

40

50




Kesim
frekansi software4 software 1-2 software 5 software3

%(Nyaq)

60

70




Kesim
frekansi software4 software 1-2 software 5 software3

%(Nyaq)

80

90




Tiim yazilimlarin uygulanan kesim frekans degerleri ile frekans ortaminda Imagel’ de

hesaplanan kesim frekanslardan olan farklari her sistemde alinan goriintiiler i¢in ayr1 ayri

hesaplanmustir.

Cizelge 4.19 Farkli sistemlerde toplanan goriintiilerin SOFTWARE4 yazilimi ile elde

edilen kesim frekansi degerlerinin uygulanan kesim frekansi degerinden olan

farklar.

=R

= 5 §

S 5 o

S S O

(GRS S4 S1 S3 S2 S5

f.(%Nyq) %fark
40 0 0 1,25 1,75 -2
50 -0,4 -0,8 -0,2 0,4 -0,8
60 -0,33 0 -1,17 -0,5 -1
70 -0,71 1,43 1,29 -0,86 0,86
80 -0,5 0,75 -0,13 1,63 -0,37
90 -0,22 0,44 -055 -0,55 -0,66




Cizelge 4.20 Farkli sistemlerde toplanan goriintiilerin SOFTWARE 1-2 yazilim ile elde

edilen kesim frekansi degerlerinin uygulanan kesim frekansi degerinden olan

farklar.

o C

g E- £ S4 S1 S3 S2 S5

f.(%Nyq) %fark
40 25 25,75 36,25 33,5 37,25
50 23,2 21,2 31,2 28,2 37,2
60 16,7 14,17 14,83 13,17 29,66
70 13,4 10,86 12,14 13,85 17
80 7,6 -12,5 3,25 11 12
90 1,1 -8,89 -3,1 2,33 5,66

Cizelge 4.21 Farkli sistemlerde toplanan goriintiilerin SOFTWARE3 yazilimi ile elde

edilen kesim frekansi degerlerinin uygulanan kesim frekansi degerinden

olan farklar.

=R

=5 5

5 o 2

&) ,S w S4 S1 S3 S2 S5

f.(%Nyq) %fark
40 -1,25 8,75 1,25 -5,25 -1,5
50 0,8 7,8 -0,4 2,2 1
60 -1 4 -3,17 1,17 0,5
70 1,71 6,14 -0,86 2,86 -1,86
80 -1,12 2,62 2,37 -0,37 0
90 -1,67 511 -1,33 -1,22 -0,56




Cizelge 4.22 Farkli sistemlerde toplanan goriintiilerin SOFTWARES yazilimi ile elde

edilen kesim frekansi degerlerinin uygulanan kesim frekansi degerinden olan

farklar.

o C

5 f_El £ S4 S1 S3 S2 S5

f.(%Nyq) %fark
40 -2,25 -9 -1 55 -5,75
50 -2,8 -6,2 -3,2 -6,2 -6
60 -6,17 -6,17 -8 -8,67 -8,5
70 -9,29 -15,71 -13 -14,42 -10,28
80 -13,25 -13,12 -15,63 -14,88 -15,12
90 -12,67 -11,44 -14,11 -12,78 -13,67

Filtre Geriye Projeksiyon Teknigi Ile Alinan Sonug¢lar

Guiriiltii Hesabi

Cizelge 4.23 S1 sisteminde alinan goriintiiniin tiim sistemlerde islenmesi ile elde edilen

giiriiltii degerleri.

Software4 Software 1-2 Softwareb Software3
Azahm Azahim Azalim Azahm
Azahm Diizeltmesi Azahm Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile

fc %rms

0,4 3,12 3,45 5,11 4,96 2,00 1,29 2,70 2,97
0,5 4,03 3,81 7,27 7,13 2,74 2,09 4,96 5,01
0,6 4,52 4,34 9,27 9,15 3,41 2,82 6,44 6,61
0,7 4,79 4,58 10,95 10,84 4,08 2,82 8,33 8,40
0,8 4,84 4,70 12,27 12,17 4,72 4,32 11,08 11,25
0,9 4,91 4,79 13,29 13,21 5,42 5,08 13,01 13,25




14.00

12.00
10.00
8.00
6.0
4.0
2.0
0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

%rms
o

o

o

0.00

kesim frekansi

Sekil 4.12 S1 sisteminde alinan goriintiiniin bu sistemde islenmesi ile elde edilen giiriiltii degerleri.
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Sekil 4.13 S1 sisteminde alinan azalim diizeltmesi yapilmis goriintiiniin tiim sistemlerde islenmesi ile elde

edilen giiriilti degerleri.



Cizelge 4.24 S4 sisteminde alinan goriintiiniin tim sistemlerde islenmesi ile elde edilen

giiriiltii degerleri.

Software4 Software 1-2 Software5 Software3
Azalim Azalim Azalim Azalim
Azalim | Diizeltmesi| Azalim Diizeltmesi Azalim | Diizeltmesi| Azalhm | Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile
fc(%0) %rms
40 5,66 5,57 3,62 4,27 2,23 3,08 5,63 6,34
50 5,83 5,85 4,29 4,89 4,76 3,82 6,01 6,64
60 5,96 5,99 4,71 5,08 4,07 4,76 7 7,5
70 6,12 6,54 6,07 6,53 5,02 5,56 7,12 8,52
80 6,37 6,75 7,29 7,69 5,86 6,40 11,34 11,66
90 6,11 6,55 8,51 8,87 6,71 7,23 12,89 13,18
8.00
7.00 A

%rms

0.00

kesim frekansi

6.00
5.00 -
4.00 -
3.00 -
2.00 -
1.00 -
0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

Sekil 4.14 S4 sisteminde alinan goriintiiniin bu sistemde iglenmesi ile elde edilen giiriiltii degerleri.
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%rms
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kesim frekansi
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m SOFTWARE4

B SOFTWARE 1-
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= SOFTWARE 5

Sekil 4.15 S4 sisteminde alinan azalim diizeltmesi yapilmig goriintiiniin tiim sistemlerde islenmesi ile elde

edilen giiriiltii degerleri.

Cizelge 4.25 S3 sisteminde alinan goriintiiniin tim sistemlerde islenmesi ile elde edilen

giiriiltii degerleri.

Software4 Software 1-2 Softwareb Software3
Azalim Azalim Azalim Azalim
Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile
fe(%0) %rms
40 3,04 3,45 3,31 2,63 4,48 4,08 2,89 2,29
50 3,99 3,33 3,73 3,29 5,53 4,82 5,48 451
60 4,02 3,42 4,70 4,33 5,99 5,96 4,99 4,31
70 4,22 3,71 5,99 5,35 6,75 6,43 6,25 5,68
80 4,34 3,89 6,57 6,32 6,85 6,88 8,29 7,93
90 4,39 401 7,33 7,12 7,31 6,92 9,15 8,86




%rms

o

o

0.00

14.00
12.00
10.00
8.00
6.00
4.0
2.0
0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

kesim frekansi

Sekil 4.16 S3 sisteminde alinan goriintiiniin bu sistemde iglenmesi ile elde edilen giiriiltii degerleri.
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Sekil 4.17 S3 sisteminde alinan azalim diizeltmesi yapilmig goriintiiniin tiim sistemlerde islenmesi ile elde

edilen giiriilti degerleri.



Cizelge 4.26 S2 sisteminde alinan goriintliniin tim sistemlerde iglenmesi ile elde edilen

giiriiltii degerleri.

Software4 Software 1-2 Softwareb Software3
Azalim Azalim Azalim Azalim
Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile
fe(%0) %rms
40 3,05 2,94 3,74 3,51 2,54 1,73 5,79 5,16
50 4,03 3,51 572 5,28 3,03 2,34 5,72 5,13
60 4,44 3,75 7,33 6,99 3,53 2,54 4,62 4,20
70 4,47 3,98 8,74 8,46 4,12 3,26 6,39 6,24
80 4,50 4,10 9,96 9,72 6,87 6,48 6,38 6,34
90 4,79 4,21 11 10,79 7,83 7,47 8,67 8,59
12
10
8 -
E ¢ [
xX
a4
2 -
0 ~
0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9
kesim frekansi

Sekil 4.18 S2 sisteminde alinan goriintiiniin bu sistemde iglenmesi ile elde edilen giiriiltii degerleri.
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Sekil 4.19 S2 sisteminde alinan azalim diizeltmesi yapilmig gorintiiniin tiim sistemlerde iglenmesi ile elde

edilen giiriiltii degerleri.

Cizelge 4.27 S5 sisteminde alinan goriintiiniin tim sistemlerde islenmesi ile elde edilen

giiriiltii degerleri.

INTXP XELERIS PEGASYS ESOFT
Azalim Azalim Azalim Azalim
Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi Azalim Diizeltmesi
Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile Diizeltmesiz ile
(%) %rms
40 7,14 6,74 7,56 7,18 3,29 3,14 9,21 5,75
50 7,35 6,68 9,43 9,15 4,32 4,13 8,72 8,24
60 7,67 7,35 11,05 10,85 5,32 4,67 9,52 9,18
70 7,84 7,4 12,38 12,19 6,29 6,10 10,95 10,69
80 8,13 7,48 13,44 13,31 7,17 6,60 13,81 13,59
90 8,07 7,56 14,26 14,13 8,08 7,54 14,94 14,69
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Sekil 4.20 S5 sisteminde alinan goriintiiniin bu sistemde iglenmesi ile elde edilen giiriiltii degerleri.
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Sekil 4.21 S5 sisteminde alinan azalim diizeltmesi yapilmis goriintiiniin tiim sistemlerde islenmesi ile elde

edilen giiriiltii degerleri.



Cizelge 4.28 Azalim diizeltmesi yapilmayan goriintillerde f:=0,7f, kesim frekansinda

kontrast ve giiriiltii.

S1/S2 S3 S4 S5
Sistem
yazilimi
Gomr_lt: alinan %kontrast | %rms | %kontrast | %rms | %kontrast | %rms | %kontrast | %rms

sistem
S1 53.93 3.4 64.73 3.31 54.94 3.54 52 3.2
S2 67.24 3 72.95 3.01 61.25 3.21 60.17 2.92
S3 69.26 3.02 83.09 2.97 65.68 3.09 95.2 3.86
S4 58.2 4 62.94 3.85 58.62 4.15 65.33 3.85
S5 34.27 3.35 41.64 3.24 34.25 3.2 34.85 3.02

Cizelge 4.29 Azalim diizeltmesi yapilan goriintiilerde f.=0,7f, kesim frekansinda kontrast

ve glriltii.
S1/S2 S3 S4 S5

Sistem
yazilimi
Goriinti al

Omr_luaman %kontrast | %rms | %kontrast | %rms | %kontrast | %rms | %kontrast | %rms
sistem

Sl 62.42 1.7 68.99 1.72 62.23 1.89 55.4 1.74

S2 71.82 1.57 69.62 1.88 68.47 1.79 65.62 1.6

S3 73.99 1.57 83.07 1.57 71.2 1.73 96.25 2.13

S4 64.92 2.09 68.87 2.02 59.87 2.21 [71.02 2.03

S5 43.61 1.69 49.74 1.66 44.59 1.69 45.75 1.66




Foton Azalim Katsayisinin Dogrulugunun Test Edilmesi

Calismanin bu asamasinda sistemlerin foton azalim katsayisi p degerinin dogrulugu

kontrol edilmistir.

SOFTWARE4 yazilimda uygulanan farkli p degerlerine ait grafikler:
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Sekil 4.22 Higbir azalim diizeltmesinin yapilmadigi durum.
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SOFTWARES yazilimda uygulanan farkli p degerlerine ait grafikler:
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SOFTWARE 1-2 yazilimda uygulanan farkli p degerlerine ait grafikler:
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SOFTWARES yaziminda uygulanan farkli p degerlerine ait grafikler:
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Tiim yazilimlar i¢in belirlenen en ideal p degerleri, teorik olarak hesaplanan p degerleri ve

bu p degerlerinde goriintiilere eklenen sayimlar cizelge 4.25 de gosterilmektedir.

Cizelge 4.30 Sistemler i¢in belirlenen teorik ve deneysel p degerleri ile eklenen sayimlar.

Deneysel Teorik Eklenen Sayim
Yazilim i Degeri(cm™) i Degeri(cm™) Orani
SOFTWARE 1-2 0,11 0,0626 3,59
SOFTWARE3 0,11 0,0672 3,31
SOFTWARE4 0,11 0,0658 33
SOFTWARES5 0,10 0,0644 3




5 TARTISMA ve SONUC

Bu tez c¢alismasinda Niikleer Tipta klinik incelemelerde kullanilan cihazlara ait
yazilimlarin planar ve tomografik incelemeler i¢in olusturulan klinik protokollerinin
uygunlugu ve goriintii isleme algoritmalarinin dogrulugu arastirilmistir. Calismalar birkag
asamada gerceklestirilmistir. Oncelikle sistemlerdeki klinik protokoller incelenmistir. Bu
protokollerle alinan goriintiiler gorsel ve sayisal olarak degerlendirilmis ve her sistem icin
en ideal protokoller belirlenmistir. Calismanin ikinci asamasinda sistemlerdeki tiim
goriintli isleme algoritmalar1 incelenmistir. Sistemlerin kendi i¢inde ve birbiri arasindaki
degerlendirme standart bir yazilim(ImagelJ) ile yapilarak her birinin algoritmalarindaki
hatalar ve sinirlamalar tespit edilmistir. Sonug olarak gerek yazilimsal gerekse kullanicidan
kaynaklanan hatalar belirlenerek bunlarin en aza indirilebilmesi(tolere edilebilmesi) i¢in

Oneriler sunulmustur.

Algoritmalarin test edilmesi ilk Once planar goriintiilerde gerceklestirilmistir. Planar
goriintlileme icin klinik protokol ve olusturulan standart bir protokol kullanilmis ve iki

protokol arasinda degerlendirme yapilmistir.

Iki protokolle alinan goriintiiler cizelge 3.3’te gosterilmektedir. Gerek goriintiilerden
gerekse degerlerden elde edilen sonucglarda tiim sistemlerde artan sayim istatistigi ile
giriiltlinlin azaldigr gdzlenmistir. Sayimdaki artigla orantili olarak saymmin dort kat
artirilmast giiriiltii degerini yariya disiirmiistir. Bu da planar goriintiide giiriiltiinlin
sayimin karekoki ile orantili olarak degistigini gostermektedir. Bunun yani sira klinik
protokolde goriintiiye higbir filtre uygulanmazken olusturulan standart protokolde farkli
filtreler denenmis ve islenmis goriintiiden alinan sonuglar degerlendirilmistir. Sonuglardan
da gorildiigl gibi goriintiiye yumusatici filtrenin uygulanmas: ile giiriiltiide 6nemli 6l¢iide
azalma meydana gelmistir. Bu, 6zellikle diisiik sayimlarin toplandig1 klinik protokolde
ciddi 6nem tasimaktadir. Sayim istatistiginin diisilk olmasindan dolay1 goriintiide giiriiltii
biiylik Ol¢lide artmakta sonug olarak lezyon dedeksiyonu zorlasmaktadir. Bu nedenle

gorlintii  toplanmasindan sonra yumusatict bir filtrenin kullanilmasi onemlidir. Filtre



seciminde giiriiltii ile ayirma giicii arasinda bir se¢im yapilmasi gerekmektedir. Sonuglar
incelendiginde kullanilan filtre ve parametreleri arasindan en uygun filtrenin giiriiltiyii
onemli dl¢iide azalttig1 halde kontrastta fazla diisiis meydana getirmeyen Butterworth filtre
oldugu soylenebilir. Ancak bu sonug sadece bu calismada kullanilan kesim frekansi ve gii¢
faktorline aittir. Bu parametrelerin degismesi goriintii kalitesini de degistireceginden
degerlendirme yapilirken her kesim frekansi ve giic faktorii icin islem tekrar edilerek
degerlendirme yapilmalidir. Burada 6nemli olan nokta 6zellikle klinik incelemelerde diistik
sayim istatistiginde goriintii alinmasindan dolay1 artan giirliltiiniin azaltilmasi amaci ile

goriintilye yumusatici bir filtre uygulanmasi gerektigidir.

Protokollerin ve goriintii isleme algoritmalarinin degerlendirilmesindeki asil caligsmalar

tomografik goriintiilerde gerceklestirilmistir.

Klinik protokollerin karsilastirilmasinda ¢izelge 3.6°da da goriildiigii gibi S3 sisteminde
projeksiyon basina kismen daha diisiik sayim toplanmasinin disinda S1, S3, S4 veS5
sistemlerinde kullanilan Genel SPECT protokoliinde ayni1 parametreler kullanilmistir. S2
sistemindeki farkliliklar ise daha kiiciik projeksiyon ve kesit matrisi kullanilmasi1 ve daha
az sayida projeksiyon kullanilmasi sonucu ortaya ¢ikmaktadir. Kesit goriintiilerinde elde
edilmesinde sistem yazilimlar1 arasindaki farkli filtre ve filtre parametrelerinin kullanildig:
goriilmiistiir. S1 ve S2 sistemlerinde bu parametrelerin ayni olma sebebi her iki sistemin

ayni firmaya ait olmas1 dolayisiyla ortak yazilim kullaniliyor olmasidir.

Cizelge 4.11 ve cizelge 4.12°de Genel SPECT ve Beyin protokollerinden elde edilen
azalim diizeltmesi yapilan ve yapilmayan goriintiilere ait kontrast ve giiriiltii sonuglari
verilmistir.

Lineer azalim katsayisinin S3 ve S4 sistemlerindeki varsayilan degerleri sirasiyla 0.15cm™
ve 0.16cm™dir. Bunun sonucunda bu sistemlerde yapilan diizeltmelerde fazla sayim

eklenmesinden kaynaklanan hatal1 diizeltmeler gézlenmistir.



Calismanin ikinci asamasina ait sonuglar ¢izelge28 ve cizelge29’da Ozetlenmistir.
Tablodaki her bir satir farkli sistemlerde oOlgiilen kontrast giiriiltii degerlerini
gostermektedir. Ornegin; ilk satir S1 sisteminde toplanmis goriintiiniin tiim sistemlerde
elde edilmis kesit goriintiilerinin verilerini i¢cermektedir. Diger yandan siitunlar farkli
sistemlerde elde edilmis kesit goriintiilerin verilerini icermektedir. Yani, ilk iki sonuglar

S1/S2 sistemlerinin yazilimlarindan elde edilen kesit goriintiilerine aittir.

Calismanin ilk asamasindaki bulgular sistemler arasinda Genel SPECT protokoliine ait
azalim diizeltmesi yapilmamis goriintiilerin kontrast degerlerinde sirastyla 1.78 ve 3.28 kat
fark oldugunu gostermistir. Azalim diizeltmesinin yapildigi durumda bu oranlarin 1.48
3.49 seklinde degistigi gozlenmistir. S4 sisteminde elde edilen maksimum kontrast degeri
bu sisteme ait minimum FWHM ve FWTM degerleri ile izah edilebilir. Bunun yaninda
kullanilan filtre kesim frekansinin en fazla olmasi sonucunda giiriiltii degerleri artmigtir. S1
ve S2 sistemlerinde ayni yazilim kullanilmasina ragmen S2 sisteminin uzaysal ayirma
giicliniin S1 sisteminden iyi oldugu goriilmektedir. S2°de kontrastin diisiik olma sebebi
daha kiiciik projeksiyon matrisi(64*64) kullanilmasi ve projeksiyon sayisinin nispeten
daha az olmasidir. S1, S3 ve S4 sistemlerinde kontrasttaki 1.16; 1.61 ve 1.18 oranlarindaki

iyilesmenin sebebi dairesel yerine eliptik donme yoriingesi kullanilmasidir.

Sistemler aras1 beyin protokollerine ait goriintiilerin kontrast ve giiriiltii degerlerindeki
degisimler Genel SPECT protokoliinde gozlenenlerden farklilik gostermistir. Azalim
diizeltmesi yapilmis ve yapilmamis goriintiiler arasinda kontrastta 1.91 ve 1.74; giirtiltiide
ise 2.38 ve 3.77 oranlarinda farklar gozlenmistir. S1 sisteminde beyin protokolii i¢in daha
kiiclik matris se¢ilmesine ve daha az sayida projeksiyon goriintiisii toplanmasina ragmen
1.46 zoom faktorii kullanilmasi kontrasti artirici etki yaratmistir. Ayni surum S3 sistemi
icin de gegerlidir. S2 sisteminde daha biiyiik matris boyutu ve zoom faktérii se¢imi
kontrast1 iki kat arttirmis ancak bunun yaninda giiriiltii de 4.5 katlik bir artis meydana
gelmistir.s4 sisteminde gerek Genel SPECT gerekse Beyin protokollerinde asagi yukari
ayni parametreler kullanilmistir. Aradaki fark Beyin protokoliinde daha az projeksiyon

kullanilmis olmasina baglanabilir. Protokoller arasindaki en biiyiikfarklilik S5 sisteminde



gbzlenmistir. Bunun sebebi ise mekanik problemden otiirii dedektor donme capinin

34cm’nin altina indirilememesidir.

Goriintiilerde azalim diizeltmesi yapildiginda kontrastta Genel SPECT protokoliinde 1.22-
1.68; Beyin protokoliinde ise 1.09-1.35 oranlarinda iyilesme oldugu goézlenmistir. Bu
diizeltme sirasinda her bir piksele eklenen sayimlar sonucunda ise giiriiltiide biiyiik 6l¢iide

azalma meydana gelmistir.

Calismanin ikinci kismiyla ilgili olarak ¢izelge 4.28°de bir sistemde toplanan ancak diger
sistemlerde kesitleri elde edilen goriintiilere ait kontrast ve giirtiltii sonuglart gosterilmistir.
Sistemler arasinda kontrast ve giiriiltii dagilimlari azalim diizeltmesi yapilmamis
goriintliler i¢in sirasiyla 1.12-1.24 ve 1.08-1.29 oranlarindadir. Diizeltmenin yapildig
goriintiilerde ise bu oranlar 1.12-1.19 ve 1.06-1.36 arasinda degisim gostermistir. idealde
tiim sistemlerde kesitler filtre geriye projeksiyon teknigi ile ayni filtre(Hanning f.=0.7f,) ve
aynt p degeri kullanilarak alindigindan dolay1 sistemler arasi herhangi bir fark
gozlenmemesi gerekmektedir. Yalnizca S3 sisteminde Olgiilen kesim frekansi degerleri
uygulanandan daha diisiik ¢ikmigtir. Standart protokolde ¢ok daha yiiksek sayim istatistigi
kullanilmasina ragmen bu farkliliklar kesit algoritmalar1 arasindaki farklar kadar ilgi alam

okumalarindaki degisime de baglanabilir.

Cizelge 4.28’in siitunlarinda gosterilen veriler farkli sistemlerde toplanan ancak tek bir
sistemde alinan kesitlere ait sonuglar1 kiyaslamaktadir. Ornegin; ilk siitun S1°den S5’ tiim
sistemlerde toplanan bes farkli goriintiiniin sadece S1 sistemdeki yazilimla 6lgiilen kontrast
degerlerini icermektedir. Aslinda bu sonuglar sistem performanslarinin dort ayr1 yazilimla
Ol¢iilen sonuglarini gostermektedir. S4 sisteminin son teknoloji sistem olmasindan dolay1
bu sistemden elde edilen sonuglar beklentiyi karsilayacak sekilde digerlerinden daha 1yidir.
S1 ve S2 sistemlerinin firmalar1 ayn1 olmasina karsin daha eski olan S1 sistemi S2’den
daha kotii sonuglar vermistir. S2 ve S4 sistemleri benzer dedektér ve yakin iiretim
yillarinda dolay1 birbirine yakin sonucglar vermistir. En zayif sonuglar ise daha once de

belirtilen problemden dolayr S5 sisteminde alinmistir. Sistemler arasindaki kontrast ve



giiriiltii degisimleri S1/S2, S3, S4 ve S5 sistemleri i¢in sirasiyla 1.19-1.36 ve 1.27-1.34
arasinda degismektedir. Azalim diizeltmesi yapilmig goriintiiler i¢in bu oranlar 1.19-1.39
ve 1.15-1.33 scklinde degismektedir. S5 sistemindeki sonuglar bu kiyaslamaya dahil

edilmemistir.

SPECT goriintii kalitesi en fazla gorlintii toplama ve goriintii isleme parametrelerinden
etkilenmektedir. Ancak ¢alismada farkli sistemlerde ayn1 amaca yonelik klinik protokoller
icin kullanilan parametrelerde onemli farklar oldugu goriilmiistiir. Sistemin teknolojik
avantajlar1 ne olursa parametrelerin dikkatsiz se¢imi goriintii kalitesini dogrudan olumsuz
etkilemektedir. Ornegin; en eski teknoloji dedektdr son teknoloji dedektdrden daha iyi
sonuclar vermistir. Klinik protoller yerine standart protokol kullanilmasi durumunda dahi
bu degisiklikler performansindan ileri gelmektedir. Yazilim kiyaslanmasinda ve goriintii
transferinde daha az degisme goézlenmistir ancak bazi sistemlerde bu degisiklikler 1.24

oranlarina kadar ¢ikmustir.

Literatiirde klinik fantomlarla sistemler aras1 kiyaslamalarin veya matematiksel fantomlarla
yazilim kiyaslamalarinin yapildigi bazi fantom calismalari yer almaktadir. Ornegin AAPM
tarafindan 30 farkli sistem arasinda Olciilen kontrast araligi 0.48 ve 0.78 seklindedir.
Calisma sonras1 varilan sonuglardan biri ayni amaca y6nelik protokoller arasindaki farklari
gormek onemlidir ancak sonucglar bu calismada da oldugu gibi bu farkliliklar i¢in olas1

sebepleri kapsayacak nitelikte olmalidir.

Sonug olarak; SPECT sistemlerinin performans kontrolleri yalnizca NEMA teknikleri ile
siirlandirilmamali ve firma tarafindan yiiklenmis olan hazir klinik protokolleri test
edilmeli; gerekirse ihtiyaca yonelik degisiklikler yapilmalidir. Farkli iireticilere ait ayni
amach klinik protokoller arasinda performans farkliliklarinin olas1 sebepleri dikkatli bir
bicimde ele alinmali ve dedektdrlerin fiziksel performans limitlerine diisiiriilmelidir.
Karsilagtirma ¢aligmalar1 ayn1 zamanda yazilimlar i¢in de gergeklestirilmeli ve dzellikle

filtre ve kesim frekansi tanimlamalarina biiyiik 6nem verilmelidir. Bu sayede yeni bir



sistemin tiim teknolojik avantajlarina ragmen eski bir sistem performansi daha iyi hale

getirilebilir.
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