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Bu c¢alismada, yaygim olarak kullanilan tibbi goriintiileme yontemlerinden biri
olan manyetik rezonans goriintiileme cihazinin yapisi, donanimsal bilesenleri
ve goriintii kalitesini etkileyen faktorler detayli sekilde incelenmistir. Cihazin
calisma prensibi ve kullanim alanlar1 agiklanmig, donanimsal yapisini olusturan
alt sistemler gosterilmistir. Bilgisayar tabanli program kullanilarak gorinti
islemesi yapilmis, islenen goriintiiler ilizerinden tiimor aday bdlgesi tespiti
yapilarak Oznitelik degerleri bulunmustur. Daha sonra Yapay Sinir Agi
gelistirilerek 6znitelik degerlerinden manyetik rezonans goriintiilerinde beyin

timor bolgelerinin otomatik tespit islemi gerceklestirilmistir.

MRI cihazlarinda kullanilan ferromanyetik miknatislar, giiclii manyetik
alanlarin olusmasini saglar. Bu harici elektromanyetik alanlar, elektrik
iletkenligi bulunan viicut i¢i implantlar ve biyomalzemeler {izerinde bozucu
etki yapar. Manyetik alanmn yan1 swra, gradyent manyetik alan ve
elektromanyetik atimlar etki alanlarinin i¢indeki biyomalzemeler ile etkilesime
girer. Bunlarin sonucu olarak, MRI cihaz1 igerisine giren hastalarda doku
isinmast ya da gomili tibbi cihazlarm calismamasit gibi sorunlarla
karsilagilabilir. Bu istenmeyen enterferanslarm ©nine gecilebilmesi igin
elektromanyetik uyumluluk ve sinyal girisim testlerinin yapilarak MRI
cihazlarmm bu gereksinimlere uygun sekilde tasarlanmasi ve Uretilmesi

gerekir.

MRI cihazlar1 donanimsal 6zelliklerinin yani sira; goriintiileme alani, matris

degeri, averaj sayis1 ve kontrast giirliltii oran1 gibi farkli parametrelerin en
\Y



uygun bicimde secilmesiyle, sinyal giiriiltii oran1 ylksek goruntuler elde edilir.
Goranti kalitesinin  yiiksek olmasi hastaliklarin dogru teshisine olanak
saglayan inceleme olanaklar1 sunar. Bu secimlerin dogru yapilmasi ve en
uygun MRI cihaz yapisinin olusturulmast énemli bir miihendislik uygulama

alanidur.

Anahtar Kelimeler:MRG, sinyal giiriiltii oranmi, gantri, mikrodalga, gradyent,

rezonans, yapay sinir agi
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In this study, the structure, hardware components and factors affecting image
quality of the magnetic resonance imaging device, which is one of the
commonly used medical imaging methods, have been examined in detail. The
operating principle and application areas of the device are explained and the
sub-systems that make up the hardware structure are shown. Image processing
was done using a computer-based program, tumor candidate region was
determined over the processed images and attribute values were found. Later
on, Artificial Neural Network was developed and automatic detection of brain
tumor regions was performed in magnetic resonance images from the attribute

values.

Ferromagnetic magnets used in MRI devices create strong magnetic fields.
These external electromagnetic fields have a detrimental effect on the body's
electrical implants and biomaterials. In addition to the magnetic field, the
gradient magnetic field and electromagnetic pulses interact with the
biomaterials within their domains. As a result, patients entering the MRI may
experience problems such as tissue warming or the failure of embedded
medical devices. In order to avoid these unwanted interferences, MRI devices
must be designed and manufactured in accordance with these requirements by

performing electromagnetic compatibility and signal interference tests.

In addition to the hardware features of MRI devices; by selecting various
parameters such as field of view, matrix value, NEX and contrast to noise ratio,
images with high signal to noise ratio are obtained. The high image quality

offers the possibility of examination for accurate diagnosis of diseases. Making
vii



these choices correctly and creating the most suitable MRI device structure is

an important engineering application field.

Keyword:MRl, signal to noise ratio, gantry, microwave, gradient, resonance,
artifical neural networ
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1. BOLUM

GIRIS

Magnetik Rezonans Gorintileme (MRG) insan vicudunun i¢ yapismnin
yuksek c¢ozundrlikte gorantilenmesi igin  kullanilan bir tibb1  goruntileme
yontemidir. MRG'nin insan Uzerinde uygulanmasi ilk olarak 1973 yilinda Paul
Lauterbur tarafindan yapilmistir. Ulkemizde ise ilk defa 1989 yilinda Dokuz Eyliil
Universitesi Tip Fakiiltesi Radyoloji Anabilim Dali tarafindan MRG cihaz1

kullanilmaya baslanmaistir.

MRG rontgen cihazinin aksine insan viicudu icin tehlikeli olabilecek X-1s1n1
vb. radyo dalgalarmi kullanmadan, gucli bir magnet tarafindan tiretilen mikrodalga
seviyesindeki dalgalar1 ile viicudun i¢ organ ve sistemlerinin daha detayli
incelenebilmesine olanak veren, insan saghgi i¢cin glvenli, yiiksek tani basarisina

sahip bir uygulamadir.

Insan vicudunun yaklasik %63’iinde yer alan hidrojen atom cekirdekleri
MRG sinyalinin kaynagmi olusturmaktadir. MRG, 0zellikle merkezi sinir sistemi,
kas-iskelet sistemi, bas-boyun, batin ve pelvis olmak tizere insan viicudunun hemen
her yerinde gorintileme ve patolojik durumlarin teshisi i¢in yaygin olarak
kullanilmaktadir (Oyar, 2008:1).

Manyetik Rezonans Gorintileme (MRI - Magnetic Resonance Imaging),
hastaliklarin teshisi amaciyla kullanilan farkli pek cok biyomedikal goruntiileme ve
teshis tekniklerinden biridir. Temelde bir elektromanyetik yayin ve 6l¢lim kaynagi,
bu kaynaktan yayilan dalgalar halindeki ismmimim hedef cisim veya hasta ile
etkilesimi, bu etkilesim sonrasi hedeften geri yansiyan dalgalarin 6lgiim kaynagi
tarafindan alinmasi ve elde edilen dalga yapilarmdan teshislerde kullanilabilecek

goruntilerin olusturulmasi adimlar1 incelenerek MRG ¢alismalar1 agiklanabilir.

Insan viicudunun yapisi temelde yag ve su hiicrelerinden olusmaktadir. Su
hiicreleri bilindigi gibi H2O molekiil yapisindadir. Viicudumuzda bulunan farkl yag
hiicrelerinin ortalama yaglilik asidi formiilii C17.4H33102 olarak formiile edilmistir

(Hirsch, 1960:499).



Yag ve su hiicreleri agirlikli olarak hidrojen atomlarindan olusmaktadir.
MRG viicut yapimizin %63'Unde bulunanbu hidrojen atomlarinin, olusturulan gugli
bir manyetik alan igerisinde titresime ugrayarak sinyal iiretmesi sonucu radyolojik
gorlintiileme saglamaktadir. Hidrojen atomlarmnin titresime ugramasmi saglayacak
radyo frekans (RF) dalgalart MRG tarayicist igerisinde bulunan magnet tarafindan
iiretilmektedir. RF dalgalarin hidrojen atomlarina ¢arpmast sonucu olusan sinyaller
gorilintli haline donistiiriilerek, doku kontrast ¢oziiniirliigii en iyi tibbi goriintiileme

yontemi olusturulmustur (Yesildag ve Oyar, 2003:281).

MRG tarayicisi, hiicre ¢ekirdegindeki spin titresim teoremine dayali olarak
gelistirilmistir. Insan viicudunda uygulanmasmin akabinde 1975'de fourier
doniigiimlerinin  MRG  teknigi {izerinde kullanilmas1 ile birlikte tum vicut
goriintiilenmesine olanak saglanmistir. 1980'de MRG'lerde ¢ok diizlemlilik 6zelligi
olusturularak, organ ve dokularda hastaliklardan kaynakli degisimler tespit edilmeye

baslanmustir.

Cok diizlemli yapi, koronal, sagital ve transverse diizlemlerde insan
viicudunun goriintiilenebilmesine imkan saglamaktadir. Hasta MRG cihazi igerisinde
hareket ettirilmeden 6rnegin beyin tomografisi transverse diizlemde, akciger grafisi
koronal diizlemde cekilebilmektedir. Teknolojik gelisimlere paralel olarak siirekli
degisim ve gelisim halinde olan MRG cihazlar,, 1986'da hizli goriintiileme
sekanslarmin gelistirilmesi ile tetkik siirelerinde 6nemli azalmalar saglamistir. Daha
sonraki yillardan giinlimiize yasanan gelismelerle birlikte MRG cihazlar1 anatomik
olarak insan viicudunu gorintilemekten daha 6te fonksiyonel olarak inceleme yapar
hale gelmistir (Frahm vd., 1992:165).

MRG cihazlari, 6zellikle insan viicudunda bulunan yumusak dokularin,
kontrast ¢oziiniirliigiinii en yiiksek oranda yakalayabilmektedir. insan viicudunun
biiyiik boliimii bu dokulardan olugsmaktadir. Tibbi goriintiileme sirasinda yiiksek
¢oziinilirlik altinda bu dokularmn birbirinden ayrilabilmesi biiylik 6nem tasir. MRG
cihazlar1 sayesinde hasta konumu degismeden ¢oklu diizlemlerden goriintii elde

edilebilir.



Cihazin radyo frekanslarini kullanmasi sebebiyle, X-isininda karsilagilan
iyonize radyasyon riski olusmaz. Boylelikle hamile ve ¢ocuklar basta olmak iizere
daha giivenli sekilde, tekrarlanan kullanimlar saglanabilir. MRG cihazlar1 %60-80
oraninda beyin, beyin sapi, beyincik, omurga-omurilik-disk hastaliklar1 vb. merkezi
sinir sistemi hastaliklarinin teshisinde kullanilmaktadir. Diger kullanim alanlar1 diz,
kalca, omuz, el-ayak bilegi, dirsek gibi kas-iskelet sistemi ve karaciger, pelvik, bas-

boyun vetoraks incelemelerinden olusmaktadir (Edelman ve Wielopolski, 1996:302).

MRG cihazlar1t donanimsal olarak magnet ve kabinetlerden olusurken,
donanim fonksiyonlarmin kontrolii ve analizi, goriintii isleme ve operator yazilimlari
iizerinden olmaktadir. Kullanilan MRG cihazlarmin tiiriine gore degisebilen magnet
parcalarmin amaci temelde, giliclii ve sabit bir elektromanyetik alan olusturarak,

yiiksek kontrast ¢oziiniirliigiinde goriintii alabilmektir.

Magnetler en Dbasit anlamda insan viicudu igerisindeki atomlar1
titrestirebilecek  elektromanyetik (EM) alan1 iiretebilen miknatislar olarak
tanimlanabilir. Olusturulan manyetik alan igerisine alinan hastaya RF dalgalar1
gonderilir ve boOylece dokular arasinda istenen ayrimi yapabilecek sekilde

gorinttleme elde edilir.

MRG cihazlarmin diger donanimi kabinetlerdir. Magnetin operasyonel
fonksiyonlarmi destekleten sistem ve cihazlar1 bu bélimde bulunur. Kabinetlerde,
magnette kullanilan helyum pompasinin kontrol kartlari, MR cihazma gii¢ saglayan

kaynaklar ve kontrol kartlar1 ile RF sistem ve gii¢ kaynaklar1 bulunmaktadir.

MRG cihazlarmnin son bilesenleri de goriintii isleme ve operasyon
yazilimlaridir. MRG igerisinde RF dalgalar kullanilarak yapilan taramalar sonucu
elde edilen veriler bu yazilimlar {izerinden islenerek, doktorlar icin islenebilir bir

gorintd haline getirilir.

MRG cihazlarinin donanimlari zaman igerisinde sabit kalsa da,
goriintli igleme yazimlarindaki iyilestirmeler artarak devam etmektedir. Gelistirilen
yeni gOriintli isleme teknikleri, artan islemci kabiliyetleri ile birlestiginde, MRG
cihazlarimin donanimlarinin degigsmedigi durumlarda bile, yiiksek ¢oziliniirlikli

goruntiileme performansi artmaktadir.



Bu tez c¢alismasinda, MRG cihazlar1 ve yapilar1 incelenecektir. Cihazi
olusturan, RF sargisi, gradient egim sargilari, miknatis, tarayici gibi donanimlar ve
giincel goriintii igleme yazilimlar1 performans metriklerine gore tartisilacaktir. MRG

teknolojisinin temelin olusturan fizik ve elektromanyetik yasalar1 arastirilacaktir.



2. BOLUM

MRI YONTEMININ TANIMI VE CIHAZININ CALISMA PRENSIPLERI

2.1. Tibbi Goruntiilleme Yontemleri

Rontgen  tarafindan  X-iginlarinin =~ tibbi  goriintiileme  amaciyla
kullanilmasindan sonra, gelisen teknolojiye paralel olarak goriintiileme teknikleri ve
cihazlar1 da yaygin olarak uygulama alani bulmustur. Gorlntlileme teknikleri

temelde ii¢ ana prensip tlizerine kurgulanmistir.

1. Yayilim (Emisyon)
2. lletim (Transmisyon)

3. Yansima (Refleksiyon)

Yayilim tiiri goriintiileme tekniklerinde, sinyalin kaynagi insan viicudunda
bulunmaktadir. Tibbi goriintiiyii olusturabilmek i¢in alman sinyalin toplanmasi ve
islenmesi gerekir. Bunun saglanabilmesi amaciyla radyonukloid maddelerin doku ve
organlara yayilimi gergeklestirilir. Akabinde MRI yontemleri ile RF dalgalar
kullanilarak o dokularin titrestirilmesi ve uyarilmasi saglanir. Dokularin uyarilmasi
sonucu saglanan rezonans ile olusan sinyal toplanarak tibbi goriintiileme saglanmis

olunur.

[letim tiirii  goriintiileme tekniklerinde sinyalin  viicudun  disindan
gonderilmesi, i¢inden gecerek tekrar viicudun disinda toplanmasi saglanir. Rontgen
ve bilgisayarli tomografi (BT) yontemler iletim tipi goruntiilemenin en yaygin
uygulamalaridir. Bu tekniklerde sinyal {ireteci ve alicisi farkli noktalardadir. Verici
ve alic1 arasinda goriintiileme yapilmasi istenen insan viicudu bulunur. Boylece
sinyal vericisinden ¢ikan enerji, insan viicudunda istenen bdlgeyi aydinlatarak alictya

ulagir. Toplanan sinyal aydmlanan bdlgenin iz diistimiinii olusturmus olur.

Yansima tiiri tibbi goriintiileme tekniklerinde, sinyal kaynagi ve yansiyan
sinyalin toplandigr alict aymi taraftadwr. En bilinen uygulama alan1 olarak

ultrasonografi (US) sayilabilir. Anne karninda bulunan bebekleri takip etmede



kullanilan US uygulamasinda, prob hedef bolge iizerinde gezdirilerek, gonderilen

sinyalin yansimalar1 ayn1 prob tarafindan toplanarak, goriintii olusturulur.

Tibbi goriintiileme yontemleri siniflandirilirken,

o a ~ w np e

Calisma prensibi,

Kullanilan sinyalin frekans bandi,

Goriintii uzaynm boyut,
Olusturdugu tibbi riskler,

Kullanilan kontrast madde,

Sinyal toplayici aparatlar {izerinden degerlendirme yapilabilir.

Yaygm olarak kullanilan tibbi goriintiileme yontemleri, Tablo 2.1.'de

smiflandirilmastir.

Tablo 2.3. Tibbi Goriintiileme Tekniklerinin Siniflandirilmas: (Kaya vd., 1996)

) ) Bilgisayarh .| Radyonukloid
Yontem Rontgen ) MRI Ultrasonografi
Tomografi Goruntileme
Frekans Radyo
Band: X- 1511 X- 1511 Frekanst Ultra ses Gamma 1§11
Calisma . . . . .
o Transmisyon Transmisyon Emisyon Refleksiyon Emisyon
Prensibi
Gordntu . . . . .
Iki boyutlu Kesitsel Kesitsel Kesitsel Iki boyutlu
Uzay1
Saghk Iyonzan Iyonzan Iyonzan
Riskleri radyasyon radyasyon radyasyon
Kontrast | Iyot, baryum, . ]
Iyot, hava Gadolinyum Galaktoz -
Madde hava
Sinyal . Seramik .
Film, ekran Dedektor Anten Kristal
Al Transducer

Medikal goriintilleme teknikleri temelde kullandiklar1 frekans bandinin

ozelliklerine gore sekillenmektedirler. Teknigin ¢alisma prensibi, sinyal alic1 ve

verici cihazlarm tasarimi, goriintiiniin olusturdugu diizlemsel uzay ve saglik riskleri

uygulama frekansina gore degisir. Sekil 2.1.'deki frekans skalasinda, farkli frekans

(frequency) ve dalga boylarinda (wavelength) yapilan medikal goriintileme

uygulamalari sunulmustur.
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Sekil 2.1. Elektromanyetik Spektrumda Medikal Gorintiileme Uygulamalari

Bu goruntuleme tekniklerinin uzaysal (spatial) ve kontrast ¢ozundrliklerinin

karsilastirilmasi Tablo 2.2.'de sunulmustur.

Tablo 2.4. Tibbi Goriintiilemede Coziintrliklerin Karsilastirilmasi

. Bilgisayarh | Radyontkloid
Yontem Réntgen ) MRI Ultrasonografi
Tomografi Goruntileme
Uzaysal
Cozunirluk(mm) 0.1 05 05 2 °
Kontrast
Cozunrluk(mm) 10 4 2 10 20

Tablo 2.2.'de verilen c¢oziiniirlikler karsilastirildiginda en 1iyi kontrast
¢coziiniiliirliigiin MRI ile elde edilebildigi goriilmektedir. Kendisine en yakin kontrast
¢oziiniiliirliigli veren BT'den iki kat daha iyi degerlere sahiptir. Bu degerin diisiik
olmas1 patolojik dokularin daha iyi yakalanabildigini ve goriintiileme tekniginin

duyarliligmin daha yiiksek oldugunu gdstermektedir.

Uzaysal ¢oziiliirliik ise goriintiileme tekniginin 6zgiilliik (specifite) 6zelligini
gostermektedir. Rontgen 1sinlarmnin, benzer &zellikteki patolojik  dokularin

birbirinden ayrilarak daha kolay tan1 konabilmesine olanak sagladigi anlagilmaktadir.
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2.2. MRI Yonteminin Tanim

Manyetik rezonans gorintileme, miknatislar kullanilarakolusturulan giiglii
manyetik alan icerisinde, radyo frekans dalgalar1 yardimiyla insan viicudunun
hastalikli yumusak dokular gibi belirli anatomik yapilarini, diger saglikli dokulardan

acikca ayirmayi saglayan tibbi goriintilleme yontemidir.

Radyo frekanslar1 iizerinden teshis teknikleri arasinda bulunan gorintileme
yontemlerinin karsilastirilmasinda ¢oziiniirlik (resoliisyon), duyarlilik (sensitivite),
Ozgullik (spesifite) dnemlidir. Tanilarin duyarliligi, ger¢ekte hasta olanlarin iginden
ne kadarma dogru teshis konabildigini tanimlamaktadir. Diger taraftan 6zgilliik,

gercekte saglikli olanlarin i¢inden ne kadarinin saptanabildigi gostermektedir.

MRI teknigi, yumusak doku kontrast ¢Ozimlemede basarisi en yiksek
radyolojik teshis yaklasimdir. Ozellikle MRI'in yilksek ¢oziiniirliigii bilgisayarl
tomografi (BT) cihazindakinden ¢ok farkli degildir. MRI’de 64x64 diisiik matriks
degeriyle baslayan cihazlar kullanilir. Giiniimiizdeki MRI cihazlarinda ise rutin
taramalarda 256x256 ve 515x512 gibi matriks degerler kullanilarak yiliksek

¢cozunarltkli gorantdler elde edilir.

MRI cihazlar1 yiiksel uzaysal ¢ozundrlikleri ile saglikli ve hastalikli patolojik
dokular arasindaki farki kolayca tespit edebilir. MRI yiiksek duyarlilik 6zelliginin
yani sira disik ozgiillik 6zelligi ile bazi patolojik dokularin sinyal 6zelliklerini

ayiramaz ve tani koymak da zorlanir.

MRI teknigi, hasta pozisyonunun degistirilmesine gerek duyulmadan farkli
dizlemlerde kesitler alabilmektedir. Bu 6zellik coklu uzay dizlemli gérintileme
olarak isimlendirilir. Bu 6zellik insan vicudundaki lezyonlarin ¢ boyutlu olarak
tespit edilebilmesine olanak saglamaktadir. MRI metodu ile hastanin hedef
bdlgesindeki viicut dokusunun 6zellikleri, boyutu ve lokalizasyonu hakkinda detayli
veri ve goriintilleme olusturulur. Bu bilgiler, hizli ve dogru tani1 konabilmesi igin

doktorlara yardime1 unsur olarak sunulur.

MRI goruntiilemede incelenen kesitsel anatomik gorlntller, vaskuler

yapilardaki akim dinamikleri hakkinda bilgi verir. Bununla birlikte, kontrast madde
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kullanilmadan vaskiiler yapilar MR anjiyografi yapilarak goriintiilebilir. Glinlimuzde
MR anjiyografi, vaskiiler yapilarin incelemesinde tarama testi olarak
kullanilmaktadir. Bu 6zelliginden dolayi, gelecekte konvansiyonel anjiyografinin
yerini alma olasilig1 yiiksektir. MRI uygulamalarinda 6nemli bir baska teknik ise
spektroskopidir. Bu teknik ile dokulardaki degisikliklerin izlenmesi ve biyokimyasal

analizlerin yapilmas1 miimkiindiir.

MRI  yOnteminde, gorlintileme swrasinda anlamdirilamayan yapay
degisikliklerle, artefaktlarla karsilagilabilir. Ancak bu artefaktlar yazilimsal 6zellikler
kullanilarak tespit edilebilir ve ortadan kaldirilabilir. Ayrica diger goriintiilleme
yontemlerinde karsilagilan 6rnegin BT’ deki kemik/hava artefakti vb. degisiklikler bu
teknikte gorilmez. Diger metodlarda basarili sekilde gorunttlenemeyen anatomik
bolge ve dokularin MRI ile incelenmesi daha hassas goriintiileme yapilmasini
saglayacaktir. Viicutta kullanildigi bolgeler g6z oniine alindiginda, MRI beyindeki
yapisal bozulmalar1 tetkik edebilme firsati ile norolojik hastaliklarmin tanisini

kolaylastirir.

Goruntlleme teknikleri kullanilirken g6z 6niinde bulundurulmasi gereken
maliyet/gereklilik analizi 6nemli bir kistastir. MRI gorintileme yontemi, BT ve
ultrasonografi teknigine oranla ¢ok daha pahali bir metod olmasi sebebiyle rontgen,
BT ya da US ile yapilabilecek bir tetkigin, MRI ile yapilmasi maliyetleri arttiracaktir.
Bu sebeple patolojik bulgulara uygun gorintilleme tetkiklerinin yapilmasi maliyet

ekonomisi a¢isindan uygundur.

MRIortalama bir gorintileme tekniginden ziyade, Klinik problemlere farkli
alternatifler sunabilen bir tan1 metodudur. BT tekniginin uygulanmasi hastalara genel
kaliplariyla standartlasmis bir goriintiileme teknigi uygularken, MRI hasta
gereksinimlerine 6zel uygulamalar sunabilmektedir. Bu sebeplerden dolayi, uygun
goriintilleme yontemlerinin tespiti sirasinda hastaya ait tim klinik ve laboratuvar

verileri incelenmelidir.

Diger goriintiileme teknikleriyle karsilastirildiginda, MRI'm kuvvetli ve zayif

yonleri agagida siralanmistir.
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o

Kuvvetli yonleri;

Iyonizan 1s1n kullanilmamast,

Hasta lokasyonu degistirilmeden istenen her diizlemde goriintii alinmasi,
Yumusak doku ayirt etme giiciiniin yiiksek olmasi,

Kemiklere komsu kafa tabani, beyin sapi, spinal kord, eklemler vb. yapilarin
cok iyi goruntilenebilmesi,

Kan akiminin kontrast olmaksizin incelenebilmesi,

Kontrast maddesi gadolinyumun, iyot ve baryum kontrast maddelerine gére

daha diisiik risk icermesi olarak sayilabilir.
Zayif yonleri;

Kalsiyumun ve akut donemdeki subaraknoid kanamanin, rutin incelemelerde
basarili sekilde tespit edilememesi,

Akciger parankim hastaliklarinimn goriintiillenememesi,

3. Goriintiileme sirasinda harekete duyarli olmasi,

[letisim kurulamayan ya da farkl tibbi aygitlara bagli hastalarin aygitmm
MRI tlneline girememesi sebebiyle MRI cihazini kullanamamast,

Hasta gucli elektromanyetik alan icerisine girdiginden kardiyak cihazlar ya
da manyetik materyallerden yapilmis protez ve klip tasiyan hastalara
goriintiileme islemi yapilamamasi,

Klostrofobili  olgularin  (%2-5 oraninda) kapali MRI cihaz1 ile
gorintulenememesi,

Isletme ve cihaz maliyetlerinin diger gorintileme sistemlerine gore

yiksekligiolarak sayilabilir.

Iyonizan radyasyon yaymamasi ve viicuttaki yumusak dokular1 en detayli

sekilde goruntlleyen teknikolmasi sebebiyle MRI bir¢cok klinik alanda temel tani
teknigidir. MRI cihazmin klinik uygulamalardaki yeri merkezi sinir sistemi, kas-

iskelet sistemi, solunum sistemi vb. alanlar Gzerinden incelenebilir.

MRI cihaz1 santral sinir sistemlerinde ana tan1 yontemidir. Kalsifikasyon ve

akut subaraknoid kanama disindaki tiim santral sinir sistemi hastaliklarmin teshisinde
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oncelikli olarak kullanilmaktadir. Omurilik lezyonlarinda en ¢ok kullanilan

gorlintiileme teknigi MRI'dir.

Kas-iskelet sisteminde, kemiklerle baglantili ve eklem igi ile ¢evresindeki
tendon, bag, kikirdak, meniskis vb. tim yumusak dokularn detayli sekilde
incelenebilmesi MRI ile mumkundur. MRI teknigi, kemik iligini degerlendirmede,
yumusak doku kitlelerinin goruntiilenmesinde ve kemik tiimorlerinin yayginliginin

tespitinde en basarili yontemdir.

Solunum sistemi igerisinde, akcigerler hava ile dolu oldugu i¢in MRI
goruntiilemesi mimkin degildir. Ancak kalp zari, biiylik damarlar, gégiis duvari,
diyafragma vb. akcigerdeki kitle lezyonlarinin g¢evreye yayilimi MRI ile BT den
daha basarili sekilde gosterilebilir. Ayrica mediastendeki biylk damarlar kontrast
madde verilmeden detayli sekilde goruntilenebilir. Arka mediastendeki norojenik

tiimorlerin mediiller kanalla iliskisini en 1yi gosteren yine MRI cihazidir.

Rahimdeki  endometrium ve  miyometrium tabakalarinin  detayh
incelenmesinde farkliliklar1 en iyi gosteren goriintiileme cihazi MRI'dir. Bu sebepten
dolayi, rahim kanserlerinin evrelerinin incelenmesinde MRI cihaz1 siklikla
kullanilmaktadir. Karaciger kanserinin yayilim vakalarinin incelenmesinde en hassas

tan1 yontemi benzer sekilde MRI cihazidir.

Fibrozis olarak adlandirilan eski yara dokularinda MRI sirekli olarak daha
diistik yogunlukta goriintiileme yapabilmektedir. Boylece 1sin tedavisi gerektiren
olgularda lezyonun bulundugu alanlarda gérilen bir kitlenin fibrozis veyalezyon olup
olmadig1 ayirimi MRI cihazi kullanilarak kolaylikla yapilabilir. Lezyon T2 agrlikhi
goriintiilerde hiperintens goriiniirken, MRI goriintiilemesi sirasinda incelenen Kitle,
T1 ve T2 agwlikli kesitlerde hipointens goriiliiyorsa fibrozis kabuledilir, bdylece

hastaya ihtiya¢ olmadigi halde biyopsi yapilmasimin 6niine gegilmis olunur.
2.3. MRI Cihazinin Cahsma Prensibi

Atom ¢ekirdeginin yapisinda, (+) pozitif yikli proton ve yiksiz nétron
olarak isimlendirilen niikleonlar bulunmaktadir. Bu ¢ekirdegin ¢evresinde ise (-)

negatif yUkll elektronlar hareket halindedir. Atom ¢ekirdeginde niikleonu olusturan
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proton ve notronlarin hareketleri ile ortaya ¢ikan manyetik harekete, nukleer
manyetizma adi verilir. NOtronlar temelde yuksiiz pargaciklar olmalarina ragmen,
daha kuglk elektrik yuklu pargaciklar igermeleri sebebiyle niikleer manyetizmay1

olustururlar.

MRI cihaz1 iste bu niikleon temelli manyetizma kullanilarak tibbi gorintiler
cekilmesini saglamaktadir. Nukleer manyetizmanin olusabilmesi i¢in kiitle numarast
tek sayida olan proton ve ndtronlar1 olan atomlarinin yan yana bulunmasi
gerekmektedir. Proton ve ndtronlar1 ¢ift sayida bulunan bu atom cekirdekleri
karsilikli olarak birbirlerini sonimlendirir ve niikleer manyetizma momentini sifira

esitler. Bu atom cekirdekleri NMR aktif olarak adlandirilir.

Cekirdek igerisindeki parcaciklarin olusturdugu bu zayif manyetizma
kullanilarak ¢ok biiyilk sayida atomun bir arada rezonansa ugratilmas: ile
goriintiilime islemi gergeklestirilebilir. Hidrojen atomu H1, ¢ekirdeginde sadece bir
proton olmasi ve hi¢ nétron olmamasi sebebiyle MRI uygulamalari i¢in en elverisli
atomdur. Hidrojen izotopu en yliksek manyetik rezonans duyarliligina sahip atomdur.
Insan viicudunun biiyiik kismmi olusturan su ve yag dokular1 hidrojen atomu
bakimindan ¢ok zengindir. MRI goriintiilemenin daha iyi sonuc verebilmesi igin
islem Oncesi hastaya bol su i¢irilmesi viicutta bulunan hidrojen atomlarmin sayisinin

arttirilmasi amacryladir.

Atom icerisinde bulunan negatif yUKkli elektronlar ¢ekirdegin cevresinde
donerken, cekirdek icerisindeki protonlar ve pozitif yikler dekendi eksenleri
etrafinda donerler. Bu doniis, spin hareketi olarak adlandirilmaktadir. Pozitif elektrik

yiklnun bu hareketi elektrik akimi olusturur ve elektromanyetik alanini yaratir.

Michael Faraday tarafindan 1831 yilinda deneysel olarak ispatlanan ve
Faraday kanunu olarak bilinen ¢aliymada, manyetik akinin degisiminin iletken bir
sargida bu degisimin birim zamandaki miktarina bagl olarak bir akim olusturdugu
gosterildi. Gliniimiizde kullanilan elektrikmotorlari, transformatorler, induktorler vb.

cihazlarin ¢aligma prensibi bu kanuna dayanmaktadir.

Faraday indiksiyon yasasina gore, iletken dairesel sargidan gegcirilen elektrik

akimi, akimin gectigi diizleme dik dizlemde bir manyetik alan olusturmaktadir.
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Benzer olarak, bir iletken sarginin igerisinde bulundugu manyetik alan degisirse, bu
degisimin yonu ve kuvvetiyle iliskili olarak sargi Uzerinde elektrik akimi
gOzlemlenir. Maxwell tarafindan diizenlenen Maxwell Faraday denklemlerinin

diferansiyel ve integral formlar1 sirasiyla asagida verilmistir.

= _ _8H
VXE=—= (1)

—% _ a —0-.
§.E-dl = —— [ H-dS 2)

Burada; H, manyetik alan vektorinu; E, elektrik alan vektorini

gostermektedir.

Ik olarak 1826'da Andre-Marie Ampere tarafindan ortaya konan Ampere
kanunu, kapal1 bir egri iizerinden integrali alinan manyetik alan ile o egri tizerindeki
elektrik akimi arasindaki iliskiyi ortaya koymaktadir. Orijinal Ampere yasasinda
elektrik akimmim manyetik alana sebebiyet verdigi gosterilmistir. Akabinde 1861
yilinda James Clerk Maxwell giinlimiiz elektromanyetik teorisinin temellerini bir
araya getiren ‘Fizikte Kuvvet Cizgileri Uzerine’makalesini yaymnlayarak Ampere
yasasina eklemelerde bulunmus ve aciklanamayan noktalar1 aydinlatmistir. Yasanin

diferansiyel ve integral formlar1 sirasiyla asagida verilmistir.
2, 9D
VXH=]+_ (3)
H - : g :
$.H-dl = [ ] dA+arf5D dA (4)

Burada; H, manyetik alan vektorini; D, elektriksel yer degistirme
(deplasman) alanini; J, serbest akim yogunlugunu; A, elektrik alan akisini

gostermektedir.

Maxwell tarafindan yukaridaki denklemlerin sag tarafindaki ikinci terimler
eklenerek, Ampere Kanunu’na son hali verilmistir. Boylece kapali bir diigiim
boyunca manyetik alanin ¢izgi integralinin serbest akim yogunlugu ve elektrik alan
akisinin degisimine bagl oldugu gosterilmistir. Boylece elektrik alanda zamanla

olusan degisimin manyetik alan yarattig1 ispatlanmustr.
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Maxwell'in  Faraday ve Ampere denklemleri bir bitin olarak
diistiniildiigiinde, zamanla degisen elektrik alanin manyetik alan yaratmasi gibi,
zamanla degisen manyetik alanin da elektrik alani olusturdugu goriiliir. Boylece
elektrik ve manyetik alanlarm birbirlerini olusturarak elektromanyetik dalgalarin
boslukta yayilimmin saglandigi kanitlanmistir. Bu alanlarin birbirine dik ve ayni
dogrultuda 151k hizi ile hareket etmesi, enerji ve momentumu bir bolgeden digerine
farkli yayilim ortamlarinda tagimalar1 giinimiiziin elektromanyetik alanlar prensibi

iizerine ¢alisan teknolojilerinin gelistirilmesinin yolu a¢ilmustir.

Faraday kanununda belirtildigi tizere bir iletken sarginin igerisinde bulundugu
manyetik alan degisirse, bu degisimin yonli ve kuvvetiyle baglantili olarak sargi
uzerinde elektrik akimi indiiklenir. MRI cihazlarinin ¢aligmasindaki temel prensip bu
manyetik alan tarafindan olusturulan indiklenen MR akimmin goriintii sinyalinin
tiretilmesinde kullanilmasidir. Olusan manyetizasyon vektori, ti¢ boyutlu diizlemde
uzanimsal (longitudinal) ve duzlemsel (transvers) bilesenler (zerinden incelenir.
Uygulanan RF dalga etkisiyle dogrultusu degisen bir manyetizasyon vektoruniin
uzanimsal ve transvers duzlemdebir manyetik aki degisimine sebep oldugu
gbzlemlenir. Bu manyetizasyon degisimini sinyal haline getirmek icin iletken bir

kablodan yapilan dairesel sargi kullanilir.

Transvers diizleme yerlestirilecek bir sarg: Gzerinde, bu dizlemdeki manyetik
alan degisimine bagli olarak bir akim olusur ve bu akim elektronik devreler
yardimiyla yukseltilerek 6lclim yapilabilir. Akimin tizerinde olustugu sargilara
alicisargi, RF uyarim dalgalarini génderen sargilar ise verici sargi olarak adlandirilir.
Aynm1 sargi hem alict hem de verici olarak kullanilabilmektedir. MRI
uygulamalarinda kullanilan sargilar Larmour frekansinda ¢alismak Uzere tasarlanan
RF sargilardir. MRI i¢in kullanilan atom ¢ekirdeginde iki nlkleon bulunmasi
durumunda birbirlerinin  dénme hareketlerini sénimlendireceklerinden, dogal
manyetizma elde edilemez. Bu nedenle sadece tek sayida niikleonu bulunan atom
cekirdeklerin manyetik dipol etkisi bulunmaktadir. Hidrojen atomunun yani sira,
karbon (*3C), flor (**F), sodyum (*Na), fosfor(®'P) ve potasyum (**K) gibi izotoplar
da spin oOzellikleri sebebiyle nadiren de olsa MRI uygulamalarida
kullanilmaktadirlar (Algin vd., 2015:3). Sekil 2.2.'de protonlarin spin hareketleri ve

miknatislanma ile olusturduklar1 manyetik alan ¢izgileri gosterilmektedir.
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Sekil 2.2. Protonlarmm Donme Hareketi ve Olusan Manyetik Alan Cizgileri (Algin

vd., 2015)

Protonlarin spin hareketinin frekansiMRI cihazlarinin tasarlanmasi ve
goriintiileme frekansi agisindan biiyiilk 6nem tasimaktadir. Bu frekans protona etki
eden statik manyetik alanin biiyiikligiine bagh olarak degisim gosterir. Spinlerin
donme frekansi ve manyetik alan kuvveti arasindaki iliski jiromanyetik oran
(gyromagnetic ratio) olarak ifade edilir. Tablo 2.3.'de gosterildigi tizere MRI

uygulamasinda kullanilan farkli izotoplar igin jiromanyetik oran degerleri farklilik

gostermektedir.

A4

B |

Tablo 2.5. Spin Ozelligine Gore Izotoplarin Jiromanyetik Oran ve MRI Sinyal

Seviyeleri (Algm vd., 2015)

izoto Jiromanyetik Oran MRI
P (MHZ/T) Sinyal Seviyesi (%)
H 42,58 100
3¢ 10,71 1,59
2Na 11,26 9,25
p 17,23 6,63
¥K 1,99 0,05
©F 40,05 83,30
“N 3,08 -
0 5,77 2,9
’H 6,53 9,6

MRI uygulamasinda

kuvvet etkisiyle spin atma frekans: (Larmour frekansi)asagida verilen Larmour

esitligi kullanilarak bulunur.

kullanilan bir atomun belirli bir duragan manyetik
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[Larmour frekansi, Wo] = [Jiromanyetik Oran, y] x [Manyetik Alan Kuvveti, Bo]

Ornegin hidrojen atomu izotopunun (*H) 3 Tesla duragan manyetikalan
etkisindeki Larmour frekansi, 3 [Tesla] x42.58 [Megahertz / Tesla] = 127,74 MHz
olarak hesaplanabilmektedir(Algin vd., 2015). Larmour frekansi ayni zamanda
spinlerin olusturdugu manyetik alanin karakteristigini belirlemektedir. Olusturulan
bu manyetik alani etkilemek igin ayni frekansta disaridan baska bir dalganin

uygulanmasi gerekmektedir.

Rezonans (tinlasim) olarak adlandirilan bu hareket MRI uygulama
prensibinin de temelini olusturur. Ornekte *H izotopu icin Larmour frekans: 127,74
MHz olarak hesaplanmisti. Bu izotopu kullanarak goriintiileme islemi yapan bir MRI
cihazinda da spin eksenini 127,74 MHZ'lik elektromanyetik RF dalgasi uygulanarak
degistirilebilir.

MRI goriintiilemesi i¢in kullanilan protonlar RF dalgalardan elde ettikleri
enerjiyi ortama aktararak RF sinyalini meydana getirirler. Bu sinyal, Larmour
frekansinda calisan alic1 sargilarla toplanir ve alternatif akima cevrilerek kontrol

bilgisayarinda MRI goriintiisii elde edilmis olunur.

Pozitif yukli protonlar disaridan gelen elektromanyetik alana paralel veya
antiparalel olarak konumlanir ve hareket etmeye baslarlar. Sekil 2.3.'de gosterildigi
tizere olusan manyetik alanin i¢inde kendileri etrafindaki doniisleri sirasinda belirli
bir egimle birlikte, external elektromanyetik alan ekseninde salinim hareketi

yapmaya baslarlar.

Sekil 2.3. Protonlarin Kendi Etrafinda ve Olusan Manyetik Alan Cevresinde Salinim

Hareketi Yapmasi (Algin vd., 2015)
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Bu salinim hareketi, devinim/yalpalama (precession) olarak adlandirilir.
Yalpalama frekansi, pozitif yiiklii protonlarin maruz kaldig1 elektromanyetik alanin
kuvvetine bagli olarak degismektedir. Manyetik alanin giicti arttikga, yalpalama

frekans1t MRI cihazinda kullanilan izotoplarm jiromanyetik oranina bagli olarak artar.

MRI cihazlarinda kullanilan her bir izotopun molar konsantrasyonu,
jiromanyetik oran1 ve MRI duyarlilik sabiti birbirinden farklidir. Buna bagl olarak
ayni elektromanyetik alan altinda farkli salinim frekanslar1 olusturacaklardir. Sekil
2.4.'de hidrojen atomlarmin MRI tarafindan olusturulan manyetik alan igerisinde

yaptiklar1 yalpalama salinim hareketleri gosterilmistir.

Sekil 2.4. Protonlarm Manyetik Alan igerisindeki Yalpalama Salinim Hareketi

MRI cihaz1 tarafindan olusturulan elektromanyetik alan igerisine giren
dokudaki pozitif yUkli protonlar, ana manyetik alana paralel olarak bir
miknatislanmaya sahip olurlar. Radyo frekansinda bir manyetik alan uygulandiginda
bu dizilen protonlar yon degistirir ve ana manyetik alan dik olan diizlemde bilesenler
olusturur. Bu dik bilesenler uzunlamasina/longitudial manyetizasyon olarak

adlandirilir.

Pozitif yukli protonlarin uygulanan manyetik alan etkisiyle yaptiklart salinim
hareketleri belli bir senkronizasyon icerisinde devam etmez. Protonlarm salimim
frekanslarmm uyum gostermedigi duruma, faz digi(out-of-phase) konum denir.

Longitudinal manyetizasyonun olusmasi, protonlarm faz disi konumda bulunmasi ile
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baglantilidir. Sekil 2.5.'de MRI cihaz1 igerisinde faz dis1 konumunda bulunan

protonlarin konumlandirilmas: gdsterilmistir.

Protonlatr

Sekil 2.5. Protonlarm Manyetik Alan Igerisindeki Faz1 Dis1 Konumlandirilmasi

EM alan icerisine giren vicutta net manyetik vektor, disaridan uygulanan
manyetik alan guictine paralel olarak olusur. Sekil 2.6.'da gosterildigi iizere bu paralel
manyetik alana disaridan RF enerjisi tasiyan dalga uygulanir. Manyetik vektori
kullanarak dokudan sinyal olusturmak i¢in uygulanan RF dalgasi, salinim hareketi
yapan dislUk enerjili protonlar tarafindan emilir ve enerjisi artan protonlar
hareketlenerek konum degistir. Emilen bu enerji ortama geri verilmek suretiyle,
protonlar eski konumlarina donerler. Enerji seviyesinin once artmasi, akabinde eski

haline gelmesi sebebiyle olusan hareket titresim ya da rezonans olarak adlandirilir.
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Sekil 2.6. Manyetik Alan Icerisindeki Dokuya RF Dalga Gonderilmesi

RF dalgalarinin etkisi altinda kalan diislik enerji seviyesine sahip pozitif
yiiklii proton pargaciklari, yiksek enerji seviyesine ¢ikarlar. Bdylece bu protonlarin
manyetik alana paralel durumdan, dik duruma yer degistirmeleri gergeklesir. Ayni
frekans icerisinde diizensiz olarak faz disi hareket yapan protonlar faz ici (in-phase)

olarak hareket etmeye baglarlar.

Manyetik alan icerisine alinan protonlarin vektor uglarmin ayni1 anda salinim
cemberinin ayni noktasinda olmasi faz i¢i durumu gostermektedir. Dokunun net
manyetik vektorl disaridan uygulanan elektromanyetik alan vektoriine paralel iken
90° yon degisimine ugrar. Olusan yeni vektor, transfer manyetizasyon vektori olarak
adlandirilir. Faz i¢i durumundaki protonlar salmim hareketine devam ederek,
dokuda olusan yeni transvers manyetizasyon vektori Sekil 2.7.'de gosterildigi tizere
(x,y) duzleminde doner. Dokunun bu net manyetik vektoriiniin yon degistirme agisi,
sapma acis1 (flip angle) olarak adlandirilir. Bu sapma ag¢is1 RF dalganin uygulama

sliresine ve genligine baglh olarak degismektedir.
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Sekil 2.7. RF DalgaEtkisindeki Protonlarin Manyetik Alan Vektori ile
Olusturduklar1 Act

MRI cihazlarinda kullanilan mikrodalga sargilarin calisma yontemleri
giiniimiizde siklikla karsilagtigimiz radyo antenleriyle birebir aynidir. Kullanilan
sargilar, anlama kolayligi agisindan dairesel antenler olarak tanimlanabilir. Radyo
antenleri birbirinden konum olarak uzak alic1 ve verici giftleri arasinda RF dalgalar
iizerinden haberlesme yapilmasma imkan saglarken, MRI cihazinda kullanilan
sargilar yakin EM alan igerisinde kalan dokular1 uyarip, yakin alan icerisinde EM

alan degisimlerini 6lgebilmek igin tiretilmistir.

Radyo antenlerinde kullanildigi gibi MRI sargilar1 da uygulama alanmin
gerektirdigi sekansin tipine ve goérlntilemenin amacina gére zamanlamasi, stresi,
yoni, kuvveti, genligi ve frekans: belirlenmis RF dalgalar: gonderir. Gonderilen RF
dalgalar, spinleri uyararak manyetizasyon vektorinin transvers dizleme dogru
kaymasina neden olur. RF dalgalar1 ile uyarilmis protonlar, RF dalgas: bittiginde
tekrar eski enerji seviyelerine, yani duragan manyetik alanin uzanimsal yoniine geri
gelir. Bunun sebebi kuvvetli bir duragan manyetik alanin manyetizasyon vektorini

kendisiyle ayn1 dogrultuda hareket etmeye zorlamasidir.

Manyetizasyon vektoériinin RF dalgas1 tarafindan etkilenmesi sonucu
vektorel biiytikliigli artan transvers bilesenin zaman igerisinde yok olmasi, yatay
dizlemde manyetik alanin degismesine sebebiyet verir. BOylece yatay dizleme
yerlestirilen bir alic1 sarg: tGzerinde hesaplanabilir derecede induksiyon akimi olusur.
Bu manyetik alan degisiminin olusturdugu sinyale ait frekans degerleri, protonlarin
donme frekans: olan Larmour frekansina esittir. Dolayisiyla bu sinyal, RF dalgasi

olarak alic1 sarg1 yardimiyla spinlerden gelen gorintileme bilgisini tasir.
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MRI sinyal seviyesi, manyetizasyon vektorinun buydkligiyleile ayni1 yonde
siralanan proton spin sayisi ile dogruorantili olarak Sekil 2.8.'de gosterildigi iizere
degismektedir. Bu sebepten dolay1 duragan manyetik alan kuvveti yikseldikge, MRI
sinyal seviyesi de o oranda yukselmektedir. Genelseviyede bir proton spin grubunun

olusturdugu toplam manyetik momentin biiytikligi beklendigi tizere manyetik alan

BSO

siddetiyle dogru orantili olarak degismektedir.

o
Sekil 2.8. Manyetizasyon Vektori ile Proton Spinleri Arasindaki Iliski

Proton spinlerinin RF dalga etkisi ile rezonansa girmesi sonucunda
manyetizasyon vektorl transvers diizleme dogru RF dalga kuvvetine bagli olarak
sapma agis1 oraninda egilir. RF dalgasmin kesilmesiyle egilen proton spinleri tekrar
uygulanan manyetik alan ile ayn1 diizleme ¢ekilir ve paralel sekilde hareket etmeye
baslar. Proton spinlerinin manyetizasyon vektorl bilesenlerinin ayr1 ayr1 incelenmesi
durumunda, RF dalga etkisinden sonra proton spinlerinin yatay dizleme sapmasi
sonucu yok olan manyetizasyon vektorinin z-diizlemindeki bileseni M; Sekil
2.9.a'da gosterildigi lizere daha Onceki sekline donerken; RF dalga etkisiyle en
yiiksek degerine ¢ikan xy-dizlemindeki bileseni Myy Sekil 2.9.b'de gosterildigi tizere

tamamen sonimlenir.

Bu RF dalgas1 ile uyarim sonrasinda manyetizasyon vektérinde ve proton
spinlerinde olusan degisiklik siiregleri relaksasyon (relaxation) olarak adlandirilir. Bu

sureg;
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1. Birbirine yakin proton spinleri arasindaki manyetik etkilesim,
2. Uygulanan manyetik alanin tiim uzay diizleminde esit dagilmamasi,
3. Proton spinlerine yakin diger atomlar arasindaki etkilesimlerden buyuik

oranda etkilenmektedir.

Tdm bu sayilan faktorler, dokular arasindaki kontrast mekanizmalarini
olusturmaktadir. Herbir hedef dokuya ait proton spinler farkli relaksasyon

Ozelliklerine sahiptir.

Sekil 2.9. MRI Cihazindan Uygulanan RF Dalganin Manyetizasyon Vektorlne Etkisi

MRI sinyali sayilamayacak kadar ¢ok sayida proton spininin hareketi sonucu
olugmaktadir. Bu sinyal spinleri manyetizasyon vektorlerinin toplamina bagl olarak
degismektedir. Vektorel toplama islemlerinde, vektorler arasinda olusan faz farki

toplam vektor biiyiikligiini de etkilemektedir.

Tum proton spinlerinin ayn1 faza sahip olmasi durumunda toplam
manyetizasyon vektoriinin biiytikligi her bir manyetizasyon vektérinin toplamina
esit olur. Diger taraftan, proton spinleri arasinda faz farki olmasi: durumunda, eslenik

vektor ayni faza sahip vektorlerin toplamiyla kiyaslandiginda daha kiiciik olacaktir.

Proton spinleri arasinda, her bir spine etkieden duragan manyetik alanin

kiiciik farklarla birbirlerinden ayrilmasi sebebiyle, vektorler arasinda faz farklari
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olusur. Manyetikalan farkliliklar1 temelde wuygulanan EM alanin homojen
olmamasinin sonucudur. Bolgesel olarak manyetik alaninin degisim gostermesinin
sebebi, MRI cihazindan ve uygulamaya giren insan dokusundaki manyetik farklilik

olusturabilecek kimyasal yapilardan ileri gelebilir.

Insan kan dokusundaki demir atomlarimin varhigi cok kiigilk seviyelerde
duyarlilik farkliliklar1 olusturarak, bolgesel manyetik alan degisikliklerine sebebiyet
verebilir. Ayrica MRI cihazina bagli inhomojeniteler benzer manyetik alan
farklhiliklarinin istenmeden ortaya ¢ikmasma neden olabilir. Bu sebepten MRI
cihazlarinin diizenli olarak ayarlama (shimming) islemine tabi tutularak manyetik

alan farkinin en aza indirilmesi gerekmektedir.

Proton spinleri hareketlerinin baslangicinda tek bir yonde ilerler. Ancak
protonlara etki edecek duragan manyetik alandaki, ayn1 zamanda Larmour
frekanslarindaki ufak farkliliklar her bir manyetizasyon vektorunin faz agisinin
zamanla artrmasma ve proton spinleri arasindakifaz uyumunun bozulmasina
sebebiyet verir. Bu sebepten dolayi, manyetizasyon vektorlerinin toplami da zaman
icerisinde azalacak ve fazda olusan bozulmalar Sekil 2.10'da gosterildigi tizere, MRI
sinyalinin azalmasina sebebiyet verecektir. Ussel olarak gorilen azalma siireci T2
zaman sabitiyle gosterilmektedir. Sinyal seviyesinin ulastigi en yiiksek seviyenin

%37'sine diistiigii zaman siresine T2 slresi denir.

Spinler arasindaki
faz fark artiyor

"~ T2 relaksasyon

90 derecelik Rf
» uyanmindan itibaren
gegen zaman

LR - el 12* relaksasyona bagih sinyal ditgiisth
i (statik alan farkhihiklanmn etkisiyle olusan faz
bozunumu) ‘Serbest Indiiksiyon Bozunumu (FIDY

Sekil 2.10. Manyetik Alandaki Degisimlerin MRI Sinyaline Etkisi
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Duragan manyetik alanin inhomojenitesi disinda zamana bagh olarak
manyetik alanda degismeler olusturan etkiler incelendiginde, degisim nedeni olarak
ufak birer miknatis etkisinde olan ve manyetik alanlari bulunan proton spinlerin
arasindaki mikroskobik yayilmalar sebebiyle olusan manyetik etkiler gorilmektedir.
Bu etkilesimler spin-spinrelaksasyonu olarak adlandirilir ve spinler arasinda zamana

bagli olarak farklilik gosteren manyetik etkiler sebebiyle olusur.

Bu etkilesimler sonucu MRI sinyallerinde zaman sabiti T2 kadar azalma
gOzlemlenir. RF dalga ile hicrelerin uyarimive hemen ardindan kaydedilen MR
sinyalinde duragan vezamanla degisen manyetik alan varyasyonlarmin etkileri
birlikte izlenir. Sadece spin-spin relaksasyonun etkisinin incelenebilmesi igin veya
T2 degerinin bulunabilmesi amaciyla duragan alan degisimleri sonucu olusan faz
bozulum etkililerini ortadan kaldirabilecek olgtimler Sekil 2.11'de gosterildigi lizere

uygulanmalidir.

180° rf puls

180 RF puls Bo
farkhhgindan kaynaklanan
bozunumu yani spinler
arasindaki devinim hizi
farkini tersine cevirir ve
TE aninda bir eko olugur

Sinyal |
seviyes
(Mxy)

T2 relaksasyonu
gt diiiyi
zaman

Eko siiresi (TE)

Sekil 2.11. RF Dalga Sebebiyle Olusan Faz Bozunum Etkilerinin Ortadan

Kaldirilmast
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Relaksasyon sonucunda, RF dalga ile proton spinlerine iletilen enerjinin
tamamen ortadan kalkmasi gerekir. Ancak T2 relaksasyon etkilerinin sonucu olarak
spinlerde depolanan enerjinin bitmedigi ancak Olctlebilen transvers manyetizasyon

sinyalinin ortadan kalktig1 tespit edilmistir.

Proton spinlerinin yeniden uygulanacak RF dalga sonucu siralanmasi ve
tekrardan denge veya Kkararlilik konumuna ulagmas: igin belirli bir sire
beklenmelidir. Bu gegen zaman boyunca proton spinlerinde depolanan enerjinin

artan1 spinlerin gevresindeki diger atomlara iletilerek tamamen yok edilir.

Hidrojen spinlerinin ¢evresini kusatan diger atom ve molekullerin (kafes)
varhigi protonlarin RF darbe sinyali etkisiyle aldiklar1 enerjiyi timden kaybederek ilk
durumlarma geri gelmelerine neden olur. Spin-kafes (Spin-Lattice) relaksasyonu
olarak adlandirilan bu durum, T1 zaman sabiti ile tanimlanir. Sekil 2.12'de
gosterildigi lizere, T1 slresi manyetizasyon vektoriiniinilk biiylikligiinden %37
oraninda azalmasma yani baslangic Mo degerinin %63"line diismesine kadar gecen

zamani gostermektedir.

Mz, tissel bir hizdaT1

Manyetizasyon zaman sabitine bagh

vektdriiniin uanimsal olarak baglangig

bileseni (Mz) degerine geri doner
Mo

(Baglangic degeri)

0 T1zaman zaman
sabiti

Sekil 2.12. RF Dalga Sebebiyle Olusan T1 Zaman Sabiti
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T1 relaksasyonu T2'ye oranla daha uzun strmektedir. Ayrica T1 suresi
uygulanan manyetik alan siddeti arttik¢a ile ylkselirken; T2 siresi, uygulanan
manyetik alan siddetinden bagimsizdir. Relaksasyon sireleri MRI uygulamalari
sirasinda dokuya zerk edilen bazi kontrast maddeleriyle istenen sirelere gekilebilir.
MRI uygulamalarinda kullanilan Gadolinyum temelli bilesenler igeren kontrast
maddeleri T1 veya T2 surelerini istenen duzeyde ayarlayarak, MRI sinyal seviyesinin

daha iyi goriintiileme yapilabilecek oranlara gelmesini saglar.

MRI uygulamasmin yapildigir dokuda su icerigi ne kadar yiiksek olursa, su
molekdllerin ¢cok hizli sekilde hareket etmesi sebebiyle hem T1 hem de T2 suresi
uzayacaktir. Ancak kemik, kikirdak vb. su oranmin az oldugu dokularda veya yag
dokularinda relaksasyon sureleri kisalacaktir. Manyetik alan degeri yiiksek MRI
cihazlarinda protonlarin salinim frekanslar1 yiikselecektir. BOylece longitudinal
relaksasyon zamani, T1, uzayacaktir. Diger taraftan tesla degeri kiicik MRI
cihazlarinin salinim frekansi da diisik olacaktir. Enerji transferinin nispeten daha

kolay oldugu bu durumlarda, T1 relaksasyon suresi azalacaktir.
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3.BOLUM

MRI CIHAZININDONANIMSAL YAPISI

MRI cihaz1 birbirleriyle koordineli olarak ¢alisan donanim ve yazilimlardan
olusmaktadir. Sistemin donanimsal yapisi iki temel bilesenden olugmaktadir. Bu
temel birimlerden gantri, kesit goruntileme igin kullanilan bilgilerin toplandigi ve
hastalarin goriintiileme islemi boyunca icerisinde kaldigi oyuk bigimindeki tiineldir.
Gantri igerisinde magnet ve RF sargilar bulunmaktadir. Bu bilesenler iizerinden
mikrodalga goruntuleme icin gerekli elektromanyetik alan olusturularak hastanin
taranmas1 gergeklestirilir. Gantri oyuk bigiminde yapisi ile hastayr istenen yon ve
acilardan goriintiilemeyebilme kapasitesine sahiptir. Bu 06zelligi MRI sistemlerini

diger tibbi goriintiileme tekniklerine kars: iistiin kilmaktadir.

Bunun disinda kalan diger MRI bilesenleribilgisayar ve gorintiileme
uniteleridir. Bu tniteler gantri {izerinden elde edilen ham verilerin islenmesi ve MRI

cihazinin kontrol edilmesi amaciyla gelistirilen yazilimlarin ¢alistig1 donanimlardir.

MRIcihazlar1 bulunduklar1 ortamdan c¢ok 1yi bicimde izole -edilerek
calistirilmaktadir. Bu sebepten dolayi cihazin bulundugu oda Faraday kafesi ile
cevrelenmistir. Faraday kafesi, elektriksel iletken metalle kaplanmis ya da iletken ag
ile Orlilmiis icteki hacmi disaridaki elektrik alanlardan koruyan bir yapidir. Faraday
kafesi ile elektrik alanmn igeri girmesi ve disar1 ¢ikmasi engellenerek, MRI calisma

ortami ile dis diinya arasinda tam olarak elektriksel yalitim saglanmis olunur.

MRI cihazlar1 yiiksek manyetik alanin saglanabilmesi amaciyla sivi Helyum —
Nitrojen gazi1 ile sogutulur. Bu gazlarin ¢alisma ortaminda giivenli sekilde
saklanabilmesi icin sizintilara karsi oda icerisinde oksijen oraninin azalmasina
duyarli detektdrler bulundurulur. MRI cihazlarmin miimkiin olan en verimli sekilde
calistirilabilmesi amaciyla ortam 1s1s1 18° ile 20° C arasinda iklimlendirilmektedir.

Miknatis ve sargilardan olusan MRI sisteminin yapist Sekil 3.1.’de verilmistir.
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Sekil 3.1. MRI Sistemi Blok Semas1 (Hornak, 2000)

Manyetik alanin tretilmesinde farkli mekanizmalar kullanilmakla birlikte, MRI

sistemleri temelde benzer pargalardan olusmaktadir (Konez, 1995).
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Ana Miknatis (Magnet)

Shim sargilar1 (Shim coil)
Gradiyent sargilar1 (Gradient coil)
RF sargilar1 (RF coil)
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3.1. Gantri

MRI cihazina giren insan vicudunun tamamen tarama alanina alindig: tlinel
bicimindeki gantri, tibbi goriintiiliime amagl olarak giiclii manyetik alan olusturur.
Boylece gantrinin olusturdugu manyetik alanin i¢ine giren canl dokularda atomik-
molekiiler dlizeyde titresimler yaratilir. MRI goruntiilemesi slresince hasta ve hasta
masasi sabit tutulur, kesit alma islemleri sirasinda hareket edilmez. Gantri yapisi,

magnet ve bobinler (sargilar) olmak iizere iki alt birimden olusur.

3.1.1. Magnet

MRI cihazlarinin kritik donanimi magnetler ya da miknatislardir. Hedef dokunun
tunel igerisine yerlestirilmesiyle tibbi goruntilemeye olanak saglayacak duzenli ve
giicli manyetik alan1 olusturulur. Gunimizde MRI cihazlarinda farkli tirden

magnetler kullanilmaktadir (Konez, 1995).

Superiletken (Superconductive) Magnet

Sabit Giclt (Permanent) Magnet

Rezistiv (Resistive) Magnet

Hibrid (Hybrid: Permanent&Resistive) Magnet
Elektro (Electro) Magnet
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Sabit giclimiknatislarda, manyetik alan sabit kaldigi i¢in disaridan enerji
uygulanmasima gerek yoktur. Ancak superiletken ve rezistiv miknatislarda manyetik
alan olusumu digaridan enerji alinmasiyla olusur. En yaygin kullanilan miknatis tipi

kuvvetli manyetik alan olusturan siiperiletken magnetlerdir.

Manyetik alan guct, Gauss (G) birimi ile ifade edilir. 10000 Gauss bir Tesla’ya
esittir. Giinimiizde 2 Teslaya ulasan manyetik gligte MRI cihazlari tibbi goriintiileme
amaciyla kullanilmakla birlikte, deneysel amacgli lab. cihazlarinda daha yuksek

manyetik alan degerleri elde edilmektedir (Kaya vd., 1996).
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Superiletken miknatislar, giiglii manyetik alanuretme kabiliyetleri ile ginimuzde
en sik kullanilan magnetlerdir. Bu miknatis tlrlerinde, gantrinin cevresini saran
iletken teller bulunur. Superiletken magnetler, kullanilan tellerinde rezistansin
gelismedigi svi helyum derecelerinde calisir. Bu miknatis tiirii, ¢ok sayida cryostat
yapisinin i¢ i¢e gecmesi ile olusur. Magnet iginde helyum ve nitrojen gibi kriyojenler
sogutma amactyla kullanilir. Kriyojenler zaman igerisinde azalir ve tamamlanarak
sistem calisir halde tutulur. Sicakligmm kontrol disinda artmasi magnet tellerinde
stperiletlenligi ortadan kaldirir. Boylece tellerde rezistans geliserek kriyojenler isinir
ve sistem sogutmasi yapilamayacagindan ¢alismaz. Kullanilan magnet turtne gore,

gantri icerisindeki manyetik alan yonl hastaya paralel olarak degisir.

Stiperiletken miknatislarin isletme maliyeti yiikksek olmasina ragmen 1 Tesla’dan
daha fazla manyetik alan olusturabilen tek magnet tipidir (Vural, 1997). Stperiletken
magnetlerde iletkenler, elektrik akimina sifir direng gosterdikleri slperiletkenlik
halinde ve ¢ok diisiik sicakliklarda muhafaza edilir. Bu amagla -269°C’ de siv1 halde
bulunan helyum kullanilir. Kriyostatlar icerisinde sivi helyum bulunan finitelerdir.
Bobin tellerinin siperiletken olabildikleri diisiik sicaklik seviyelerini Kriyostat
yapilar1 saglar. BOylece iletken icerisinden daha c¢ok elektrik akimi gegirilerek,
yuksek magnetik alan glcleri elde edilir (Kaya vd., 1996). Siperiletken miknatislar
kullanan MRI cihazlar1 ve igyapis1 Sekil 3.2.'de gosterilmistir.
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Sekil 3.2. Stiperiletken Magnet Yapist ve MRI Cihazi (IEEE Spectrum, 2013)

Sabit glcli magnetler, disaridan herhangi bir kaynak kullanilmadan dogal ve
stirekli elektriksel manyetik alan giicii olusturur. Bu magnetler, manyetize edilmis
ferromagnetik materyalden yapilmistir. Agirliklar: ile orantili olarak manyetik alan
kuvveti yaratabilir. Bu sebepten dolay1 yiiksek alan giicii ancak fiziksel olarak ¢ok
bilyllk miknatislara kullanilabilerek saglanir. Ana manyetik alan hastaya dik

oldugundan dolay1 kalict magnetlerde 6zel sargi ve gradient sistemleri kullanilir.
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Fiyat1 ve isletme maliyeti diisiik olmasma ragmen, olusturulan en yiliksek
manyetik alan gicl 0,3 Tesla’y1 gecemez. Geleneksel kalici magnet tekniklerinde,
0,3 Tesla guclndeki magnetlerde 100’luk miknatislar kullanilir. Ancak pratikte
kullanighh olmayan bu yaklasimi ortadan kaldirabilmek igin yeni gelistirilen
alasimlardan yapilan miknatislarla diisiik agirlikli yapilardan nispeten daha yiiksek
miknatislanma elde edilir. Sekil 3.3.'de sabit gicli magnetlerde manyetik alan

oryantasyonu gosterilmistir.

—

Sekil 3.3. Sabit Giiglii Magnetlerde Manyetik Alan Yapis1 (Lauterbur ve Liang,
1999)

Rezistiv magnetler siiperiletken miknatis yapisinda olmasina ragmen kriyostat
sistemine dahil degildir. Bu magnetlerde yiiksek alan giicii olusturulmak
istendiginde, 1sSinma Kkriyostat ile diisiiriilemediginden basarili olunmaz. Elektrik
akimi ve sogutma sistemi gereksinimi sebebiyle bu magnetlerde enerji tuketimi
yiksektir. Bu sebepten dolay rezistiv magnetlerde istenen alan glicii pratikte elde
edilemez. Halihazirda 0,2 Teslayr gegemeyen ana manyetik alanin yonii hastaya
paraleldir (Vural, 1997).

Hibrid yapidaki miknatislar kalici ve rezistiv magnetlerin 6zelliklerini
barmdirir. Boylece pratikte daha yiliksek alan giiciine sahip miknatislanma elde
edilebilir. Hibrid yap1 kullanilarak rezistiv magnet yapilarinda karsilagilan sogutma

problemlerinin énlne gecilebilir.

Elektro magnetler merkezinde yumusak demir cekirdek ve bu cekirdegin
cevresine Sekil 3.4.de goriildigl iizere bobin sistemi sarilmis miknatislardir. Bu
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miknatis tiirlerinde, bobinlerden elektrik akimi gegirildiginde manyetizma o6zelligi

ortaya ¢ikar. Ortalama 0,4 Tesla’lik ulasan manyetik alan gugleri elde edilebilir.

Kalic1 ve elektro magnet turlerinde manyetik alan yonu hastaya diktir.

|I|+

III III' lllI
AN,

\_/

Sekil 3.4. Elektro Magnet Yapis1 (Lauterbur ve Liang, 1999)

Tablo 3.1.°de

MRI

cihazlarinda kullanilan miknatislara

ait genel

degerlendirmeler, avantajlar1 ve dezavantajlar1 yoniinden sunulmustur. Ozellikle

tibbi

1980'ler sonrasi

goriintiileme alaninda

siklikla kullanilmaya baslayan

stiperiletken magnetler, goriintiileme performansi agisindan basarili olmasia ragmen

yiiksek tiretim, kurulum ve isletme maliyetlerine sahiptirler.

Tablo 3. 1. Farkli Magnet Tiirlerinin Karsilastirilmasi

Magnet TUru

Avantaj

Dezavantaj

Sabit giicliit Miknatis

Disaridan elektrik enerjisi
uygulanmaz, tretim ve
isletme maliyetleri diistiktiir.

Manyetik alan glicli ve SGO
distik,
Spektroskopiyapilamaz ve
ortamdaki 1s1 degigsimlerine
duyarli.

Siiperiletken Miknatis

Manyetik alan giicu yiksek,
homojen manyetik alan
Uretimi, Yuksek SGO,

Spektroskopi yapilabilir,
Hizli goriintiileme.

Sistemin tiretimi, kurulmasi
ve igletilmesi yiiksek
maliyetler barindirir, MRI
cihazi kolayagilip kapanmaz.

Rezistiv Miknatis

Giivenilir ve kolayca acilip
kapanir sistem, sogutma
ihtiyact yok, kurulum ve

igletme maliyetleri diisiik.

Manyetik alan glicii ve SGO
diisiik, Spektroskopi
yapilamaz ve elektrik

tuketimi ylksektir.
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3.1.2. Bobinler (Sargilar)

Manyetik gorintileme sistemlerinde kullanilan sargilar, iletken tellerden
olusur. Miknatisin i¢ kismindan gantri bosluguna dogru yukaridan asagiya dogru
Sekil 3.5.’de gosterildigi tizere shim, grandiyet (grandient coil) ve RF sargilar

bulunur.

ANA MAGNET VE CRYOSTAT

SHIM SARGI

GRADIYENT SARGI

RF SARGI

( ) ]

Sekil 3.5. MRI Magnetinin I¢ Kismindaki Bobinler

Shim sargilari, siiperiletken ve rezistiv hibrid miknatislarda, ana magnetin
hemen alt boliimiine yerlestirilir. Magnet tarafindan iiretilen manyetik alanin her yere
esit olarak dagitilabilmesi ve hastaya uygulanan manyetik kuvvetin dengelenmesi
amaciyla kullanilir. MRI cihazlarinda iiretilen manyetik alan her yere esit dagilmaz
ise alman Kesitte uzaysal noktalarda goriintiileme hatalar1 olusur. Shim sargisi
temelde bu manyetik alan dagilimmdaki homojeniteyi diizenleyerek olasi

goriintiileme hatalarmin 6nlne geger.

Gradient (Egim) sargilar, MRI cihazlarinda gorintu elde edilirken kesit
belirleme, faz-kodlama ve frekans-kodlama egimlerinin yapilmasi i¢in kullanilir.
Kullanilan ana miknatisin tiirii goriintiileme performansini belirleyici 6zellikte olsa
da, performans basarisin1 blyuk 6lclide gradient sisteminin agilip kapanma hizi

belirler. GOruntl alinirken ¢ok hizli bicimde defalarca acilip kapanan egim sargilari,
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MRI ¢ekilmesi esnasinda duyulan seslerinin  kaynagidir. Gradient sargi
uygulandiginda, egimin uglar1 arasinda degisen miktarlarda manyetik alan
farkliliklar1 olugur. Boylece egim akis1 boyunca protonlar birbirlerinden az da olsa

farkli tinlasim frekanslar1 gosterir. Bunun sonucu olarak elde edilen sinyal smnirlanir.

Sekil 3.6.’da gosterilen gradient sargilari, kesit elde etme esnasinda, dis
magnetik alanda degisiklik yapar. Gradient sistemi kullanilarak, hastanin MRI cihaz1
icerisinde yatissekli degistirilmeden paralel (aksiyal), planar (koronal) ve sagittal
kesitler alinmasi miimkiindiir. Gradient sargilarin ii¢ ayr1 diizlemde ¢alisabilmesi i¢in
iic farkli sarg1 kullanilir. Bu sargilardan her birisi x, y, z koordinatlarindan sadece
tekini kontrol eder. Gradient sisteminin uygun bigimde diizenlenmesi ile oblik
(zorunlu) kesitler de elde edilebilir. Gradient sargilarin bilgisayar kontroli ile ayni
anda bir ya da birkag1 calistirilir ve ana magnetik alan tizerinde kisa zamanl

degisiklikler elde edilir.

Y Bobin

X Bobin

Hasta

Sekil 3.6. MRI Cihazlarinda Gradient Magnet Yapis1

RF Sargilar, tibbi goriintiileme yapilacak dokular1 uyarmak ve bu dokularda
RF sinyalin olusturdugu etkiyi geri toplayip goriintii sinyal kaydini1 yapmak amactyla
kullanilir. Gantri igerisine yatay olarak yerlestirilen hastanin hemen {izerinde magnet

icerisinde konumsal olarak dncelikle RF sargilar bulunmaktadir.
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Bu sargilar, gOriintiilenecek dokular1 uyarmak i¢in dokudaki boyuna
manyetizasyon vektorlerini istenen ag1 ile (flip angle) hastaya uygun RF sinyalleri
gonderir. Kullanilan RF sinyaller analog darbeler (pulse) seklindedir. MRI
sistemlerinde gorintileme igin kullanilan RF frekans bandi ve bu frekans bandinda
yapilan 1simanm gucl, RF modilator devreleri Uzerinden dizenlenir. MRI
sistemlerinde RF sargilar sinyal verici Ozelliginin yani sira sinyal alici/toplayict
olarak da kullanilir. Hedef doku ylizeyinden geri gelen RF sinyali tespit eder ve
toplar. Alman sinyal RF demodulator Uzerinden taban sinyale (Base signal)
dontstiiriilerek, bilgisayar ekraninindan izlenebilir. Sargi tarafindan iiretilen RF
darbe sinyali, etki alani igerisindeki dokulara homojen olarak isiyarak gorinti
kalitesini arttirir. Farkli viicut bolgelerini incelemek i¢in degisik RF sargilari
kullanilir. RF bobinleri, incelenen viicut bélgesine ne kadar yakinsa, sinyal-gurulti

orani, SGO, (SNR-Signal to Noise Ratio) giiriiltiiniin bastirilmas1 sebebiyle ylkselir.

MRI tibbi goriintiileme sistemlerinde kullanilan RF sargilar, genel anlamda
RF alict ve vericilerdir (RF transmitter and receiver). RF sargmin, duyarhiligi
(sensitivity) “Q” ile gosterilen “kalite faktori” (quality factor) ile dlglir. Yiksek Q
sahibi sargilar miikemmel verici (transmitter) ve alict (receiver) olarak caligir.
Miihendislik uygulamalarinda kalite faktorii boyutsuz bir parametre olarak osilator
veya resanator gibi alict ve vericilerin frekansini ayarlayan ekipmanlarin eksik
sonimli olma durumunu gosterir. Kisaca asagidaki esitliklerde gosterildigi iizere, RF
sistemlerde rezonans dongulerinin kalite faktorii bant genisliklerinin, merkezi

caligma frekanslar1 olarak tanimlanabilir (Chunli vd., 2009).

R.  woCR.
- Yo (6)
Q ﬂ.WU

Burada wove Awyg sirastylarezonansmerkez frekansini ve bant genisligini,
L ve C sirasiyla rezonans endiiktansini ve kapasitansini,
Rs, esdeger seri rezistansi1 gostermektedir.

RF goriintilleme sirasinda kullanilan analog darbe (pulse) sinyali ve RF

enerji, hastanin yag/kilo durumuna, hacmine ve yapilan tibbi incelemenin turine
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gore degisir. RF sinyalin insan viicudu igerisine penastrayonu ve vicut igerisinde
ilerlemesi hedef kisinin viicut hacmine ve yag dokusuna baglidir. RF sinyal insan
vicudu igerisinde kas hucrelerinde daha iyi ilerleyebilirken, yag dokular1 igerisinde

bozulmaya ugrar.

RF sargilar, bu yiizey ve hacim islemlerini istenen performansla yapabilmek
icin tasarlanmustir. Yiizey (surface) sargilari, yiizeye yakin hedef doku bolgesine
dogrudan yerlestirilen, farkli sekil ve yapilarda tasarlanan alict RF sargilaridir. Bu
sargilar magnet i¢erisindeki RF vericiden gonderilen sinyalin vicuttan geri doniisiinii
toplar ve sadece alic1 gorevi gorir. Yuzey sargilari, belli bir hedef bélgeden sinyal
geri donilisii aldigindan giiriiltli oranin1 distiriir. Boylece yiiksek SGO’na sahip
sistemlerin tasarlanmasini saglar. Sekil 3.7.'de uygulama alanlarina gore 6zellesmis

sargilar gosterilmektedir.

N =

\ /m“y Sargist
Kafa Sargimt =) /

. Diz Sargis1

P

Omurgalar tarayan sargilar

Sekil 3.7. Uygulama Alanlarina Gore Farkli Sargilar (Imaios, 2019)

Hacim (volume) sargilari, viicudun daha genis alanlarini gériintiilemek igin
kullanilan, alict ve verici islevini ayni anda goéren RF sargilaridir. Tim MRI
sistemlerinde kullanilan ve viicudu c¢epecevre saran bu bobinler hedef doku

bolgesinin genisligine gore ayarlanabilir 6zelliktedir.
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3.2. Bilgisayar ve Goruntileme Unitesi

MRI cihazlarinda RF alict ve vericiler tarafindan {iiretilen sinyallerin kontrol
edildigi, sinyal isleme algoritmalarinmn calistirildigit ve tibbi gdriintiileme
operasyonlarmin yiiriitiildiigli donanimlar bilgisayarlardir. Tibbi goriintiileme
kalitesinin basarisi ve hizi, kullanilan MRI donanimlar1 yani sira bilgisayarin

kabiliyetlerine ve bilgisayar iizerinde kosturulan yazilim algoritmalarma baghdir.

MRI Gzerindeki RF sistemlerden elde edilen veriler, kablo hatlar1 araciligiyla
gorintu isleme amaciyla bilgisayara iletilir. Alinan temel frekanstaki sinyallerden
tibbi gorintiler olusturulur ve operator ekranma gonderir. Bu gorintiler Gzerinde
dizeltmeler ve gerekli ayarlamalar yapilir, ¢iktilar alnir ve uzman doktora

goruntileryonlendirilir.
3.3. RF Alt Sistemler

MRI cihazinin kullanildig1 oda diger tiim RF sinyallerden temizlenir. Bunun
saglanabilmesi amaciyla, baska RF sinyallerinin bozucu etki yapmamasi igin oda
faraday kafesi olarak tasarlanir. Dolayisiyla oda ¢ift yonlii olarak RF sinyal gegisine
kapatilmis, yalitimli oda haline gelmis olur. Odanin igerisinde MRI cihazinda
uretilen RF sinyaller de oda disina yayin yapmaz. MRI cihazinda Uretilen RF
sinyaller filterplate tarafindan filtrelenerek kullanilir. Tiim bu RF ¢alisma prensipleri
g6z Onlne alindiginda, MRI cihazinin tibbi goriintiileme icin 6zellesmis belirli bir
frekansta (60,68MHz) RF yayini gonderen ve yansiyan RF sinyalleri toplayan

uygulamaya 6zel bir radyo sistemi oldugu soylenebilir.
Bu RF sistemi donanimsal olarak donanim olarak bes temel Uinitede;

Dijital RF Sinyal Unitesi (Digital RF SignalUnit-DRFSU),
RF gl¢ kuvvetlendiricisi (RF PowerAmplifier-RFPA),

RF uygulama sistemi (RF Application System- RFAS),
RF sargi kontrolii (RF Coil Control-RFCC),
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RF anten sistemleri (AntennaSystems) olarak incelenebilir.

Dijital RF sinyal Unitesi, genis bantli bilgisayar kontrolli RF sinyal isleme

birimidir. Bu alt sistem igerisinde dokulara génderilen RF uyarim pulsu treten ve
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alinan goriintiileme sinyalini isleyen donanim bulunur. Temelde RF sinyal Uretecinin
alict kismi, demodulatér, alcak geciren filtre ve analog sayisal doniistiiriiciiden
olugur. Verici kisminda ise ilk sinyalin tiretilmesinde kullanilan modiilator, RF filtre
ve saysal-analog doOniistiiriicii bulunur. Algak geciren filtre, modulatér ve
demodulatoriin  ¢aligma frekansinda sinyal {iretmesine yardimci olan mixer

(synthesizer) ve ylksek gelen RF sinyali kirpan ekipmanlar bu alt-sistemde bulunur.

Sekil 3.8.'de gosterildigi lizere RF sistemler alic1 ve verici olarak ayrilarak iki
farkli kanaldan sinyal akis1 saglanabildigi gibi tek bir RF sargi blogu kullanilarak
alic1 ve verici sistemleri birlestirilebilir. MRI verilerinin iglenmesi sayisal sistemler

iizerinden yapilirken, RF sistemler analog yapida ¢alismaktadir.

11 | -y
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Sekil 3.8. MRI Cihazinda RF Sistemler (Gruber, 2018)

RF guc kuvvetlendirici modilatérde Uretilen RF sinyalini dokularin uyarimi
icin gerekli olan gii¢ seviyesine ¢ikarir. MRI cihazinin yapisi ve ¢aligma frekanslari
gdz Oniline alindiginda, diisik RF frekans bantlar1 ve hedef dokuya yakin anten

konumlandirmasi1 sebebiyle RF MRI sinyali serbest yayilimda diisilk oranda
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zayiflamaktadir. Sinyal {izerindeki esas zayiflama insan viicudundaki penatrasyon

sirasinda olmaktadir. RF yiikselte¢ bu zayiflamay1 dengeleyici 6zellikte olmalidir.

Diger taraftan iretilen RF sinyalin insan sagligina zarar verici seviyede
olmamas1 gerekir. Vicut sargist kullanildigi durumda ortalama 80 kiloluk bir
hastanin manyetizasyon vektoriinii 180° ddndiirebilmek icin 280 ile 350 V arasinda

bir gerilim Uretilmelidir.

RF uygulama sistemi, tretilen pulsu hedef doku bolgesine génderir ve burada
olusan goruntileme sinyalini geri alir. Bu birim, MRI cihazi iizerinde bulunan farkli
sargilar1 destekleyebilir fonksiyonel bilesenleri igerir. Bu alt-sistemde temel olarak

kuvvetlendirme, verici/alict anahtarlama ve tuning islemleri gergeklestirilir.

Hedef dokudan geri yansiyan tibbi gériintiileme sinyali oldukca kugciktir. Bu
sinyalin belirli bir esik seviyesinin tizerinde ise tespit edilip alic1 tarafindan toplanir.
Akabinde islenebilir olmasi i¢in kuvvetlendirme yapilir. Sinyal yukseltilirken ayni
zamanda sinyalin icerisinde gomuli olan guriltu de kuvvetlendirilir. Bu sebepten
dolay1 SGO’nin en uygun degerde tutulmasi gerekir. Uygulanan yiikseltme yontemi

ve kuvvetlendirici tipi alic1 alt-sistemin performans basariminda belirleyicidir.

Alici/Verici anahtarlama (Tx / Rx switch) alt-sistemi, MRI cihazlarinda RF
sinyalin hedef dokuya gonderilmesi ve geri alinmasi i¢in ortak anten kullanildiginda
bulunur. Iletilen ve geri alian sinyalin yalitilmasi i¢in kullanilir. Anahtar, RF sinyal
1s1masi siiresince verici tarafina, geri donen sinyallerin toplanmasi esnasinda alici

tarafina dontiktir.

Tuning, anten empedansmi iletim hattinin empedansma esitlenmesidir.
Vakumlu kapasiteler veya varikap diyotlar kullanilarak anten ile iletim hatti
arasindaki empedans uyumunu saglanir. Boylece antende toplanan sinyalin iletim
hattina gegisi swrasinda yansima katsayisi sifir oldugundan dolayr antene geri
yansiyan sinyal olmaz. Maksimum gl¢ transferi saglanmis olunur. Bu iletim hattinin
tam tersi de dogrudur. Isima amaciyla iletim hattindan antene gonderilen sinyal
empedans uyumunun oldugu durumda yansimaya ugramaz. Gii¢ iletimi en Ust
seviyeye c¢iktig1 gibi iletim hatt1 ilizerinde hareket eden dalgalarin olusmasi

engellenmis olunur.
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3.4. Kontrol ve Haberlesme Unitesi

MRI cihazlarinda 6lguim sisteminin en énemli birimi Kontrol ve Haberlesme
Unitesidir (Control and Communcation Unit, CCU). Bitiin 6lgme sistemine ait
bilesenlerin kontroliinii yapan mikroislemci tabanli kontrol ve sinyal isleme kartlar1
bu birimde bulunur. Haberlesme ve sekans kontrol bilesenleri olmak tzere iki temel

sinifta fonksiyonlar1 vardir.

Haberlesme birimi temel olarak giris ¢ikis kontrol birimi (Input/Output
Controller- I0C) ve ana kontrol tnitesi (Main Control Unit - MCU)’den olusur. Giris
¢ikis kontrol birimi, ana kontrol {initesinindis haberlesme baglantilariyla konuk

bilgisayara ve MR 6l¢iim sisteminin bilesenlerine baglanmasini saglar.

Sekans kontrol Unitesi, (SCU-Sequence Control Unit) 6lcim sisteminin
bilesenlerini yonetir. Bu Unite, RF ve gradyent sinyal dalga sekillerini olusturarak,
farkli pulse tirlerinin (RF, gradyent ve veri sorgulama tetikleme darbeleri)
senkronizasyonunu saglayan zamanlama sinyallerini tiretir. Ayrica, RF sargilarin

tuning, frekans ve verici ayarlar1 sekans kontrol {initesi lizerinden yapilir.
Sekans kontrol Unitesini temel bloklari,

1. RF dalga sekli iireteci (RF Wav eform Generator),
2. Veri sorgulama sistemi (Data Acqusition System-DAS),
3. Gradyent dalga sekli iiretecisi (Gradient Wave form Generator) olarak

smiflandirilabilir.

Sekil 3.9.'da kontrol ve haberlesme iinitesinin ana bloklar1 ve bu iinitenin
diger MRI birimleriyle olan ara yizleri gosterilmistir. Ozellikle gradyent kontrol
mekanizmalar1 tizerinden hastalarin istenen doku bolgelerine yonelik gorintiileme
acilar1 ayarlanmaktadir. Diger taraftan RF alt-sistemler ve RF sargilar arasindaki

kontrolde yine kontrol ve haberlesme iinitesi lizerinden yapilmaktadir.

41



Granyent Sargilar

RF Sargilar

Ana Magnet
Kontrol ve Haberlesme
Unitesi Bilgisayar ve Goriintiileme
Y Konsolu

RF
Alt-sistemler Gradyent Yiikselticiler / \

Darbe Serisi Ureteci 5
A
> Goriintii Olugturma Alt-sistemi

Sekil 3.9. Kontrol ve Haberlesme Unitesinin Diger AltSsistemler ile Ara Yiizi
(Gruber, 2018)
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4. BOLUM

MRI GORUNTUSUNUN OLUSTURULMASI

MRI sistemleri, ¢ boyutlu dokularin, iki boyutlu yiizey resimleri seklinde
gorlintiilenmesi lizerine kurulmustur. Bunun yapilabilmesi amaciyla Oncelikle
taranmasi istenen hedef doku bdlgesi voksel-piksel (Voxel-Pixel) olarak adlandirilan
kiiciik kiiplere boliiniir. Vokseller, tibbi goriintiiniin alindig1 dokunun hacmini
gostermektedir. Bu hacim {izerinden alinan piksel Kesiti ile geri donen sinyal yiizey
incelemesine uygun hale getirilir. Sekil 4.1'de gosterildigi tizere voxel kiplerinden
alinan pixel kesitleri iki boyutlu goriintiilere karsilik gelen noktalara yerlestirilir.
Burada dikkat edilmesi gereken husus alinan voxelden elde edilen pikselin MRI

goriintiisii tizerinde yine bu voksele karsilik gelen dogru lokasyona yerlestirilmesidir.

A

Sekil 4.1. MRI Goruntilerinde VVoksel ve Piksel Hiicreleri (Lopez ve Bloch, 2014)

Gorintl matriksi (image matrix) taranan goruntl Gzerindeki sutun ve sira
sayilar1 lizerinden hesaplanir. MRI sistemlerinde ¢ogunlukla, 128 x 256, 192 x 256
veya 256 x256’lik matris yapilar1 kullanilmaktadir. Kullanilan piksel sayis1 arttikca,
goruntiinin uzaysal rezoliisyonu artar ve daha ¢ok detay ortaya ¢ikar. Bu gorinti
iizerinden yapilan teshis basarisinin artmasinda 6nemli rol oynamaktadir. Diger

taraftan piksel sayisi arttik¢a, islem ylikiiniin de artacagi unutulmamalidir.

Hedef doku bolgesinden tarama sonucu elde edilen RF sinyali toplanirken,
belirli zaman araliklarinda genlik &l¢timleri yapilir. Bu 6lgiimlerin yapildig: noktalar

ornekleme noktalar1 (sample points) olarak adlandirilir. Ornekleme noktalarindan
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ornek toplama siiresince (sampling time) veriler toplanir. Ornekleme siiresi kisaltilip,
frekans arttirildiginda goriintiileme performanst da yiikselecektir. Ancak bu
beraberinde artan islem yiikiinii de getirir.Geri donen RF sinyalini dogru olarak
analiz edebilmek icin, her dalgadan tepe ve dip noktalarda olmakiizere en az ki
olctim almmalidir. Olgiim sayist arttikga kuskusuz dalganin modellemesi gercege
daha yakin olacaktir. Ancak islem maliyetinin diisliriilmesi i¢in az sayida noktada
ornekleme yapilip, arada kalan noktalarda interpolasyon ile sinyal tamamlanabilir

(Konez, 1995).

Her bir 6rnekleme noktas1 arasinda gegen zaman ornekleme araligi (sampling
interval) olarak tanimlanir. 5 mili saniye ile 100 mili saniye arasinda 6rnekleme
araliklar1 segilebilir. Ornekleme noktalar1 128 ile 1024 arasinda degismekle birlikte
MRI sistemlerinde genelde 512 &rnekleme noktasi alinmaktadir. Ornek toplama
suresi 1 msn ile 30 msn arasinda degismektedir. Ornek toplama siiresi, 6rnekleme

araligma ve alinan 6rnek sayisina gore degisir.

MRI uygulamalarinda kullanilan 6rnekleme siresine gore olusturulan
gorintindn kalitesi degisir. SGO 6rnekleme siiresinin uzatilmasi ile yiikseltilebilir.
Bu islem de goriintiileme kalitesini yukar1 ¢ekecektir. Diger taraftan goriintiileme
islem sayisinin (NEX - Number of Excitation) artirilmasi sonucu da istenen

gorintuleme performansina ulasilabilir (Konez, 1995).

MRI goriintiistiniin basarili sekilde olusturulmasi i¢in geri dénen sinyalin
vicudun hangi bolgesinden geldiginin dogru olarak belirlenmesi gerekmektedir.
Bunun saglanabilmesi i¢cin MRI cihazinin i¢indeki ana magnete ¢ok daha kicuk
glcte gradiyent sargilar (gradient coil) yerlestirilir. Gradiyent sargilar magnet
icindeki manyetik alan1 kademeli olarak degistirir. BOylece ana magnet tarafindan
uretilen manyetik alan giicline ilave ancak daha kicik manyetik alan elde edilir.
Benzer sekilde ana magnet tarafindan iiretilen manyetik alanazaltilir veya arttirilir.
Boylece protonlar farkli manyetik alanlara maruz kalir ve farkli salinim frekanslari
ortaya ¢ikar. Bunun sonucu olarak gradiyent sargilar kullanilarak magnet icerisinde
voksel kiipleri arasinda ayrim yapilabilir. Bu islem kesit-belirleme gradiyenti (Slice —

selection gradient) iizerinden yapilmaktadir.
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4.1. Kesit Belirleme

Gradiyent sargilar kullanilarak istenen eksen Uzerinde magnetin gicl
kademeli bir olarak bir yone dogru artirilir, diger yone dogru azaltilir. Bu islem
miknatislarin manyetizma oOzelliklerinin degistirilmesiyle yapilabilmektedir. Bu
manyetik giic degisimleri ana magnet gicu ile kiyaslandiginda ¢ok kiigiik degerlere
karsilik gelmektedir. Ornegin 1,5 Teslalik manyetik alan giiciine sahip bir magnet
icin gradyent sargilarin yapacagi degisim yaklasik 1 gauss/cm olacaktir (Konez,
1995).

Gradiyent sargilar kullanilan miknatis tiiriine gore farkli yapidadirlar. Ancak
tiim miknatis tiirlerinde ayni calisma prensibine gore uygulanirlar. Sekil 4.2.'de
goriildiigi tizere Z-ekseni boyunca uygulanan gradiyent sargisi, paralel olarak farkli
vicut dokularinda farkli oranlarda manyetik alan olusturur. Bunun sonucu olarak
protonlar farkli frekanslarda salinim gercgeklestirir. Salinim frekansi dogrudan
magnet giicii ile orantilidir. Kesitin tam konumunu belirlemek icin, gradiyentin
merkezi orijin olarak almir ve gradiyent merkezden Z-eksenine goére pozitif ve
negatif yonde degistirilir. Negatif yonde manyetik alanin giicii azaltilirken, pozitif
yonde magnetin guci arttirilir. Boylece Larmour denkleminin etkisiyle magnet
merkezindeki protonlar pozitif yoénde ana magnetin etkisinde, negatif yoénde

gradiyent ve ana magnet etkisinde salinim gosterir.

T Manyetik Alan

Manyetik Izomerkezi . L
Alan Granyenti \
Giicii
RF g Z-ekseni
Darbe
y

[
=

Z-ekseni
Giriintii kesiti

Sekil 4.2. Kesit Belirleme Gradiyentinin Uygulanmasi
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MRI sistemlerinde kesit kalinligi, RF darbenin bant genisligi ve gradiyent
sarginin  kuvveti tlizerinden degistirilebilir. Alman kesit kalinlig1 azaltilmak
istendiginde, RF bant genisligi azaltir ya da grandiyent genligi distirilir. MRI
sistemleri hasta pozisyonunu degistirmeden farkli boyutlarda ve eksenlerde
goruntuleme kabiliyetine sahiptir. Bunu aksiyal keside ilave olarak, koronal ve
sagittal kesitlerde de goriintii alabilmesi ile saglar. Ug farkli eksendeki gradiyent
sargilar arasinda gecis yapilarak, istenen eksende kesit goriintiisii olusturulur. Kesit
belirleme gradiyenti kullanilarak sinyalin belirli bir kesitten alindig: tespit edilir.
Diger taraftan bunun hangi vokselden geldigiya da toplanan sinyale piksellerin hangi
oranda katki sagladig1 bilinmemektedir. Bu eksikligin giderilebilmesi amaciyla, kesit
belirleme gradiyentine dik olarak frekans-kodlama gradiyenti (frequency-encoding

gradient) tanimlanmistir (Konez, 1995).
4.2. Frekans Kodlama Gradiyenti

Frekans kodlama gradiyenti, RF sinyal alindiginda galistirilir. Kesitbelirleme
grandiyentine benzer sekilde, calistigi eksende manyetik alanin giiciinii gradiyent
gucu ile orantili negatif ve pozitif yonde kademeli olarak degistirir. Buna bagh

olarak, kesit Gizerinde farkli rezonans frekanslar1 gosteren sutunlar olusur.

Sekil 4.3.'de gosterildigi tizeresUtunlar arasindaki rezonans frekanslari
degistik¢e, aralarindaki es fazli yapi bozulur. Bundan kaynakli dl¢iim hatalarmin
Oniine gegmek amaciyla, sinyal kayd: sirasinda anda situnlar arasinda es fazli yapi
ile birlikte, frekans farkliliklar1 saglanir. Boylece toplanan gorintiileme sinyali, tek
bir sinyal olmasma ragmen farkli frekanslar1 iceren karmasik bir yapida olur. Bu
sinyalin ¢ozlimlenmesi amaciyla frekanslara karsilik gelen genliklerin ortaya

konmast i¢in Fourier doniisiimii uygulanir.
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Sekil 4.3. Frekans Kodlama Gradiyenti (Stingaciu, 2010)
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4.3. Faz Kodlama Gradiyenti

Frekans kodlama gradyenti, gorunti matrisinin tek bir boyutunu olusturur.
Matrisin diger boyutu, okuma ve kesit belirleme gradiyentlerine dik olan faz kodla
magradiyenti kullanilarak elde edilir. Bu gradiyentin uygulanmasinda, Uretilen
sinyal, tim kesiti temsil eder. Faz kodlama gradiyenti ile voksel bilgisine ulasmak
amactyla, her bir matriks sirasi i¢in (Ornegin 256x256 secilen bir matriks icin 256

kez), tekrardan uygulanmalidir.

Sekil 4.4.'de gosterildigi tizere, faz kodlama gradiyentinde basamak sayisi
arttikca, elde edilen goriintii tizerindeki pikselsayis1 artacak ve sonugta boyutsal
¢cozlniirliik iyilesecektir. Ancak bu uygulama tek bir kesiticin gereken siireyi ve
toplam gorintileme siresiniciddi oranda yikseltecektir. Buna paralel olarak MRI

kontrol sistemi Gizerindeki islem yiikiinden artis olacaktir (Konez, 1995).

Bu sebeplerden dolayi, faz kodlamada matris sayisinin daha az segilmesi
gorinti alma siiresini kisaltirancak goruntt kalitesini deolumsuz etkiler. Artan
islemci giici ve gelistirilen goriintiileme algoritmalarinda temel amag, en iyi

goriintiileme kalitesini en hizli sekilde elde edebilmektir.
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Sekil 4.4. Faz Kodlama Gradiyenti (Stingaciu, 2010)

MRI sistemlerinde son goriintiiniin elde edilmesi i¢in Sekil 4.5.'de gosterildigi

tizere agagidaki algoritma lizerinden islemler uygulanir(Konez, 1995).
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Faz

Goruntu Fourier Fourier 2 Boyutlu
Kodlama Kesiti Dénlsumi Doénlsumi Fourier

Hasta magnet icerisine yerlestirildiginde bazi protonlar1 manyetik alana
paralel, bazilar1 paralel olmayacak sekilde dizilir ve magnet giicii ile dogru
orantili sekilde resonansa baglar.

Paralel dizilen protonlarmm ¢ok az fazlalik gdstermesi dokunun manyetik
vektOrii, ana magnetin manyetik alanina paralel olusmasini saglar.
Kesit-belirleme gradiyenti tizerinden istenen kesite uygun frekansta RF darbe
sinyali gonderilir. BOylece sadece hedef kesite uyan dokularda transvers
manyetizasyon elde edilir. Transvers manyetizasyonlar protonlarin salinim
frekansi ile ana magnet manyetik alan1 ¢evresinde doner.

Kesit-belirleme gradiyenti kapatilir. Hedef dokudaki tiim protonlar ayni
frekanstadir. Ancak kesitte transvers manyetizasyon oldugu halde diger
bolgelerde longitudinal manyetizasyon vardir.

Faz-kodlama gradiyenti kisa bir siire i¢in belirli giigte calistirilir ve kapatilir.
Boylece faz kaymasi olusur.

Son olarak sinyal alindiginda frekans-kodlama gradiyenti calistirtlir ve
sutunlar arasinda frekans farklari olusturulur.

Faz kodlama gradiyentinin glicl, matristeki sira sayis1 kadar tekrarlanarak
degistirilir. Hesaplanan sinyaller sirasiyla veri matrisine konulur ve 2D

Fourier doniisiimii ile hangi vokselin ne oranda sinyale katildigini anlasilir.

Dontsimi

k-uzayi Kolon uzayi
—_—

Frekans Kodlama

Sekil 4.5. MRI Goruntistnin Elde Edilmesi (Konez, 1995)

4.4. MRI Uygulamalarinda Fourier Doniisiimii

Fourier doniisiimii sayisal goriintii isleme uygulamalarinda 6nemli aragtir.

Gegmiste daha ¢ok bilgisayarli tomografi, yeniden yapilanma algoritmalar1 ya da
modiilasyon transfer fonksiyonu gibi karmagik goriintli 6zelliklerinin ¢ikarilmasinda
kullanilan Fourier doniisiimii, MRI cihazlarmin gelismesi ve uygulama alanlarini

artmasiyla bu alanda yaygin sekilde kullanilmaya baslandi.
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Fourier doniisiimii temelde, manyetik rezonans sinyallerinin degistirilmesinde
kullanilan matematiksel bir yontemdir. Bu yontem sayesinde serbest indiiksiyon
zayiflamasi (free induction decay, FID) , donme yansimasi (spin echo, SE) ve
gradyent yansimasi(gradient echo, GE) gibi kimyasal 0zellikteki sinyaller
hastaliklarin teshisinde kullanilan niikleer manyetik rezonans (nuclear magnetic
resonance, NMR) spektrumu goriintiilerine dondstiiriiliir. Bunlara ek olarak, Fourier
doniisiimii  manyetik rezonans gorilintillerinde ortaya ¢ikan artifaktlarin

incelenebilmesi amaciyla da kullanilan tekniktir.

Her bir frekans noktasina karsilik gelen yogunluk degerlerinin Slgiilmesiyle
frekans spektrumlar1 olusturulur. Fourier doniisiimii kullanilarak, zamana karsilik
gelen yogunluk noktalar1 gorintiisiiniin, frekanslara karsilik gelen yogunluk
goriintiisiine ¢evrilmesi islemi yapilir. MR sinyalleri temelde goriintiisii alinan gercek
alanin zamana gore degisimi tanimlamak i¢in kullanilirken, Fourier doniisimi ile

birlikte gercek alan kesitinin frekansa gore degisimi incelenebilir hale gelmektedir.

MR goriintiilerinin dogru sekilde olusturulabilmesi i¢in 6ncelikle sinyallerin
her bir parcasinda orijin noktalarinin belirlenmis olmasi gerekmektedir. Ayni anda,
hastadan sadece tek bir sinyal alinabilmesi sebebiyle uzamsal verilerinde her bir

sinyal iizerine kodlanmasina ihtiya¢ duyulmaktadir.

Disaridan tek tip bir manyetik alan uygulandiginda tiim hiicre g¢ekirdegi
rezonans frekans olarak adlandirilan ayni frekansta titresim gosterecektir. Ancak bu
ana manyetik alana, Z ekseninde esit olarak dagilmis bir gradyent manyetik alan
eklenmesi durumunda —Z ecksenindeki doniisler daha diisik manyetik alan, +Z
eksenindeki doniisler daha yliksek manyetik alan etkisinde olacaktir. Bu sebepten
dolay1 c¢ekirdekler daha diisiik frekanslarda titresim gostermeye baslayacaklardir.
Rezonans frekansinda meydana gelen bu degisim Z-ekseni Uzerindeki dénme
noktalarin1 ve grandyent manyetik alanin genligini dogrudan etkileyecek bigimde

etki gosterir.

Sekil 4.6.°da gosterilen Ornek uygulamada, MR goriintiilemesi yapilan
hastanin  viicudunda Z-ekseni iizerindeki iki farkli noktada yag kitleleri
bulunmaktadir. Z-ekseni Uzerinde gradyent manyetik alan uygulanmamasi

durumunda Fourier doniisiimii sonrasinda elde edilen goriintillemede tek bir frekans
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iizerinde tepe olusumu goriintilenmistir. Ancak granyent manyetik alanin
uygulanmasi ile birlikte her bir kitleye ait ayri ayri tepelerin farkli frekans
noktalarinda g6zlemlenebilmesi miimkiindiir. Frekans noktalar1 arasindaki fark, yag
kitleleri arasindaki mesafe ile dogru orantilidir. Gradyent manyetik alanmn siddeti
arttirilldikca frekans tepeleri birbirinden daha da ayrilmakta ve yiiksek uzamsal
¢oziinlirliikte goriintilleme saglanabilmektedir. Uzamsal ¢oziintirliigiin yiiksek oranda
elde edilebilmesi ve teshislerdeki dogruluk oranlarmm ylkseltilebilmesi MR
goriintiileme tekniklerinde frekans doniisiimlerinin uygulanabilmesi ile miimkiindiir.
MR sinyalinin zamanla degisen yogunluk seklindeki yapisi, Fourier doniisiimleri

tizerinden uzamsal ¢ozliniirliigiin elde edildigi frekans dagilimlarina doniistirtilir.

Kitle A
+
kitle B

Gradivent olmadan
frekans alam

kitle A kitle B

Z-gradiventi kullanildii freleans alam

Gradiyent manyetik alan

Sekil 4.6. Z-gradiyent Manyetik Alanin Kitle Ayriminda Kullanimi (Bushong, 2003)

Gradyent manyetik alan kullanilmasi sonucu yag kitlelerinin farkli
frekanslarda sinyal olusturmalar1 saglanmistir. Ancak farkli bir uygulama yontemi
kullanilmasiyla, viicut ve Kitleler parca parga RF 1simaya tabi tutulur ve manuel
olarak ¢oziiniirlik olusturulmasi saglanabilir. RF dalga sinyalinin hedef donme
noktasini 151ma altina almasiyla Sekil 4.7.’de gosterildigi lizere sadece o noktadan
sinyal aliacaktir. Diger noktadaki kitle herhangi bir 1s1maya maruz kalmadigindan

sinyal olusturmayacak ve boylece tekil tepelerin gozlemlenmesi saglanacaktir.

Hiicre ¢ekirdegi tarafindan enerjinin tamamen absorbe edilebilmesi i¢in RF

dalga frekansmin donme frekansiyla tam olarak uyumlu olmasi gerekir. Kitlelerin
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gradyent manyetik alan igerisinde farkli frekanslara sahip olmasi donme titresim
frekanslarinin da farklilagsmasina sebebiyet vermektedir. Bu sebepten dolayr her bir
kitlenin gdriintiilenmesinde donme rezonans frekansina esdeger RF dalga frekansinin

kullanilmasi gerekir.

Fourier doniisiimiin zaman ve frekans bolgelerinde birbirleri arasinda iki
yonlii doniisiime olanak saglamasi, frekans bolgesinde goriintiilenen bir sekli
olusturacak zaman bolgesindeki RF dalganin da otomatik olarak ters Fourier
dontigiimii kullanilarak elde edilmesine imkan tanir. Elde edilen bu RF dalganin
hastaya uygulanmasi sadece o frekans ile uyumlu kitlenin goriintiillenmesini ve diger
bolgelerin tamamen goriintiileme dis1 kalmasini saglar. Sadece Z-ekseninde uzamsal
¢cOzunUrligiin saglandigi bu teknik diger eksenlere de uygulanarak ii¢ eksenin

hepsinde uzamsal ¢oziiniirliigiin elde edilmesi miimkiindiir.

Ters Fourier Daniigiimii

Zaman

Sekil 4.7. Tek Kitle Bolgesinden Gortintii Alinmasi (Bushong, 2003)

MRI cihazlar1 Fourier doniisiimlerini sistemle biitiinlesik olarak c¢alisan
bilgisayarlar iizerinden gergeklestirir. Bu sebepten dolayr RF dlclimlerin ayrik
sayilara gevrilerek sayisal hale doniistiiriilmesi gerekmektedir. Ornekleme islemi ile
sayisal forma doniistiiriilen MRI sinyalleri, orijinal siirekli sinyalin tanimlamasini
yapabilecek 0Ozellikteki veri noktalarindan olusmaktadir. Ayrik sayi noktalarinin
olusturulmasi islemi ayrik Fourier doniisiimii (Discrete Fourier Transform, DFT)
olarak adlandirilir. DFT tekniginin 6zellesmis hali olan hizli fourier doniistimii (Fast
Fourier Transform, FFT) algoritmasi iizerinden MRI goriintilleme islemlerine

uygulanir. FFT ile 6rnekleme noktalarinin se¢ilmesi, alinan noktalarin birbirine daha
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yakin olmasina ve buna bagl olarak daha dogru sinyal gosterimi ortaya ¢ikarilmasma

sebebiyet verir.

Orneklem olarak alman verilerin cogalmasi ve hizli &rnekleme islemi
yapilmast geregi ayni zamanda MR goriintilleme i¢in kullanilacak donanimlarin
kabiliyetlerinin de yiiksek olmasini gerektirir. Hizli bigimde ¢ok sayida Ornegin
alinmasi daha fazla saklama alanina ve daha hizli iglemcilere olan ihtiyaci ortaya
koymustur. Diger taraftan az sayida veri noktasi iizerinden 6rnekleme yapilmasi,
sinyal tzerindeki pek ¢cok onemli ayrintinin gozden kagirilmasma ve sayisal formata

dontistiiriilememesine sebebiyet verecektir.

Her iki problem de g6z Oniline alinarak optimum Ornekleme frekansinin
secilmesi gerekmektedir. Bu frekansta hem elektronik donanim yeterli islem
kapasitesi saglayacak hem de sinyal karakteristigi dogru olarak modellenebilecektir.
Sekil 4.8.’de gosterildigi iizere drnekleme frekansi en yiiksek sinyal frekansinm 2
kat1 olarak secilir. Boylece sistem iizerinde daha biiyiik frekansli sinyal olugsmamasi

garanti altina alinir.

Zaman Bolgesi Frekans Bélgesi
/-\/-\ f{\l\‘
1 1 1
——zaman—» fmax  Tmax +

—  frekans —

.

le— 1/At—]

Sekil 4.8. MRI Sinyalini Orneklenmesi (Bushong, 2003)

Nyquist teoremi olarak da bilinen bu uygulama ile sinyal tizerindeki en biyiik

frekans bilesenin en az iki kat1 ya da bir bagka degisle sinyalin en kii¢lik dalga boyu
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iizerinde bir periyod iizerinde en az iki noktada drnekleme yapilmalidir. Ornekleme
frekansinin dogru ayarlanmamig olmasi sonucu Sekil 4.9°da gosterilen sekilde hatali

sinyal formlarinmn olusturulmasina sebebiyet verir.
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Sekil 4.9. MRI Sinyallerinde Orneklemenin Etkisi (Bushong, 2003)
4.5. MRI Parametreleri

MRI goriintiileme sistemleri incelenirken, sistem performansi ve gorintii
kalitesi U¢ temel parametre tizerinden incelenir. Bunlar proton yogunlugu (proton
density, PD), T2 sinyalinsoniis siiresi ve T1 protonlarin eski haline doniis siiresindir.

Bu ii¢ parametre de birbirinden bagimsiz ve farklhidir.

MR goruntuleri bu parametrelere tekil olarak bagl degildir. Bu parametreler
tarafindan agirliklandirilan goriintiiler RF dalga treninin karakteristigini belirleyen
tekrarlama siiresi (repetition time, TR) ve sinyal dinleme siiresine (time-to-echo, TE)

bagli olarak degisir.

Su ve yag molekiilleri igerisinde yogun olarak bulunan hidrojen g¢ekirdegi
protonlar, RF sinyaller vasitasiyla uyarilarak, salinima sokulur. Bdylece protonlardan
titresime giren sinyaller geldikleri lokasyonla birlikte tespit edilebilir. Spin hareketi
sebebiyle manyetik alan etkisine duyarli olan bu protonlar, gii¢lii bir manyetik alan
icerisinde Z-ekseni boyunca siralanir. Bu eksen etrafinda presesyon hareketi ile
donen protonlar disaridan RF dalga ile uyarildiklarinda, enerjiyi absorbe ederler ve

uyarilir. RF sinyali ile presesyon frekansinin es deger olmasi rezonans olugsmasinin
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sartidir. Standart SE sekansinda emilen enerji, protonlarin Z-eksenine dik x-y

diizlemine ¢ikabilecek 90%’lik ac1 yapmasina imkan verir.

Belirtilen x-y duzlemine c¢ikarilan bir voksel buinyesindeki protonlar RF
darbesi durdurulunca tekrar presesyon hareketi uygulayarak eski konumlarini alirlar.
Presesyon hareketine ayni1 zamanda baslamasina ragmen zamanla ¢evresel etmenlere
bagli sekilde protonlarin fazlari farklilagir. TUm protonlar farkli faz degerlerine
geldiginde sinyal biter ve bu bitis siiresi T2 olarak adlandirilir. Protonlar presesyon
hareketi gittikge daha kiicuk daireler halinde devam eder ve Z-eksenine paralel eski

konumlarini alirlar. Bu dontis i¢in gegen sureT1 olarak adlandirilir.

RF darbe trenleri arasindaki ardisik atim stiresi TR, dokular arasindaki geriye
dontis siiresinde olusan farkliliklar1 kontrol etmek amaciyla kullanilir. Benzer sekilde
dinlenme siiresi TE, dokular arasindaki sinyal bitis siiresindeki farkliliklar1 kontrol
etmek amaciyla kullanilir. Pulssekanslari mikrodalga sinyalinin karakteristigini
belirleyen TR ve TE sirelerini ayarlayarak elde edilen goérintli olusturma

protokoludur.

Sekil 4.10.°da gosterilen puls sekansinda, suyun T1 ve T2 degerleri
beyindokusunun relaksasyon siirelerine kiyasla daha uzundur. TR ve TE sirelerinin
kisa olmasi durumunda T1 suresinin uzun oldugu suprotonlar1 bu relaksasyon
sliresinde geri donemezler ve ardisitk RF dalgas1 gonderildiginde X-yduzlemine
¢ikacak proton bulunmaz. Boylece gorintileme sinyali olusturulamaz ve su siyah
olarak gorilir. Beyin dokusundaki protonlar1 ise bu siire zarfinda ilk konumlarina
dondikleri i¢in her RF atiminda x-y diizlemine yatirilabilir ve sinyal Oretir. T1
agirlikli gorintllerde, TE siiresi kisa oldugundan dolay1 sinyal bitis siireleri arasinda

farklilik yoktur ve goriintiikontrasti tamamen T1 farkliliklari ile olusturulur.
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Sekil 4.10. T1 Agirlikli Goriintii Olusturulan Puls Sekansi

Image
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Diger bir pulse sekansinda TRve TE siireleri daha uzun almir. Boylece

goruntulenen beyin dokusuve su protonlari eski konumlarina donebilmek icin yeterli

zamana sahip olur. Bundan dolay1 dokular arasinda T1 slresinin farkli olmasinin

sinyal Uzerinde farklilik olusturabilecek bir etkisi olmaz. Diger taraftan TE sUresi

uzun oldugundan sinyali ge¢ dinlenir ve sinyali erken biten dokulardan sinyal elde

edilemez. Buna ragmen T2 degeri uzun olan, yani sinyali ge¢ biten dokular yiiksek

sinyal olustururlar ve su parlak goriilir. T2 agirhikli gorintilerde, puls sekansinda

kontrasti1 belirleyen etmen Sekil 4.11.’de goruldigii tizere T2 farklihigidir.

Longitudinal recovery (T1) Transverse decay (T2)

Relative Signal Intensity
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Time (ms)

300

Sekil 4.11. T2 Agirlikli Goriintii Olusturulan Puls Sekansi

Image
Intensity

Son olarak TR degerinin ayni tutuldugu, TE siiresinin kisaltildig1 durumda

dokular arasindaki kontrast T1 ve T2 degerlerine bagli olarak degismez. Sekil

4.12.’de gosterildigi tizere dogrudan proton yogunluguna gore belirlenir.
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Sekil 4.12. Proton Agirlikli Goriintii Olusturulan Puls Sekansi

Sekil 4.13.’de gosterildigi tlizere T1 agirlikli goriintiilerde su siyah, T2
agirhkli goriintiilerde beyaz, protonagirhikli goriintiilerde ise gri tonlarda
gorulmektedir. Buna paralel olarak T1 agirlikli goriintiiler anatomi tetkiklerinde, T2
agirhikli goriintiiler ise patolojik tetkiklerde basarilidir. Diger taraftan proton agirlikl
gorintuler giiniimiizde ¢ok az kullanim alanina sahip olup, inceleme ¢alismalarindan

cikarilmustir.

TR: 2000
TE: 90

Sekil 4.13. T1, T2 ve Proton Agirliklt MR goriintiileri
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5. BOLUM

MRI GORUNTU KALITESi VE PERFORMANS ANALIZLERI

MRI gorintileme sistemlerinde, gorinti kalitesini belirleyen ve kendi
aralarinda iliskili olan belli basli degerler bulunmaktadir. Bunlar sinyal giiriiltii oran1
(SNR-Signal to noise ratio), Matriks degeri, goriis alan1 (FOV - Field of view) ve

uyarim sayist (NEX - Number of excitation) olarak gruplanabilir.

Sinyal guriltd oran1 SNR yiikseldikgce goruntu kalitesi artarancak bu degerin
diistik olmasi durumunda goriintii kalitesi, anatomik detaylar1 okumaktan uzaklasir
ve granllli bir yapi halini alir. MRI sistemi en temel anlamda incelendiginde RF
goriintiileme sistemidir. Haberlesme ve goriintii isleme tekniklerini kullanan her
sistemin en basit performans Ol¢lim metrigi sinyal giriilti orani olarak

tanimlanabilir.

MRI sistemlerinde Matriks degeri, goriintiileme ekranindaki piksel hacmini
tamimlayan, faz-kodlama ve frekans-kodlama degerleri tarafindan belirlenen bir
degiskendir. Alinmasi planlanan goriintiiniin uygulama alami ve MRI cihazmin
Ozelliklerine gore256 x 256 veya 192 x 256 gibi matriks degerlerinin olusmasi
mumkinddr. Matriks boyutu biiytidiikge, goriintliyli olusturan kareler daha kiguk
boyutlara boltnebilir ve bunun sonucu olarak gorintiileme ekrani (zerinde daha
kicik piksel degerlerinin elde edilebilmesi miimkiin hale gelecektir. Bu islem
uzaysal ¢Oziiniirliigii arttirdigindan dolayr gorinti kalitesinin ve SNR degerinin
belirgin sekilde artmasina sebebiyet verecektir. Matriks degeri artan, ¢oziiniirligi
iyilesen bir MRI goriintiisii daha hassas detaylar1 yakalayabilecek yapida sonuglar

Uretecektir.

Goriintileme alani, FOV, ekrana yansitilan tarama goriintiisiine uyan
dokunun biiyiikliigii olarak tanimlanabilir. Ornegin FOV degeri 10 olarak belirlenmis
ise doku Uzerinde 10 cm Kkarelik bir alanin gorintileme ekranma getirilmesi
mumkindir. MRI uygulamasinda hedef doku hacminin biyik olmasi durumunda
FOV degerinin arttirilmasi, KigUk olmasi durumunda ise FOV’un daha kigik bir
deger almasi beklenir. GoOruntileme icin belirlenen FOV degeri, ayn1 zamanda

uzaysal ¢ozunurluk ve SNR degerlerini dogrudan etkileyebilecek 0zelliktedir.
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Uyarim sayisi, NEX, MRIsistemlerinde averaj olarak da adlandirilan bir
degiskendir. MRI gorlntisunin olusturulmasi i¢in faz-kodlama adimlarinin kag kere
kullanildigt NEX degeri iizerinden tanimlanir. NEX degeri 1’den baslamak tizere
farkli degerleri alabilmektedir. Bu degere bagl olarak uzaysal ¢ozinurlik
degismezken, SNR degeri NEX degerine bagl olarak degismektedir. Gorintu
kalitesinin belirgin sekilde arttirilmast igin uyarim sayisinin da arttirilmasi

gerekmektedir.
5.1. Sinyal Giiriiltii Oram (SNR)

MRI uygulamalarinda sinyal giiriiltii orani, hedef doku bdlgesinin
goruntlsiniin basarili sekilde olusturulmasi i¢in biiyliik onem tasimaktadir. Sayisal
bir parametre olan sinyal gurulti orani, sinyal kaybinin en az seviyede tutularak ve
yuksek kalitede goriinti alinmasmna olanak saglar. Sinyal giiriilti oraninin
arttirilmasi, giiriiltii seviyesinin ayni kalmasi durumu i¢in sinyal seviyesinin yukar1
c¢ikarilmasiyla ya da sinyal seviyesinin korunmasi durumunda sinyalin i¢inde olusan

giiriiltiiniin diisiiriilmesi ile saglanabilir.

SNR degeri, goriuntii kalitesi ve gorintinin anatomik ¢oziiniirligii ile
baglantili bir model ile hesaplanabilir. Goriintiileme islemi sirasinda kullanilan
matriks degeri uzaysal ¢o6zunlrlik ile korelasyon halindeyken, sinyal giiriiltii oran1
gorintinin anatomik ¢oziiniirliigiinii etkileyen en 6nemli faktordiir. Elde edilen
gorintindn sinyal-giiriiltii oran1 arttikga, daha iyi anatomik ¢éziiniirliige ulasilmasi
mumkin hale gelecektir. Granullli yapidaki goriintiiler, sinyal giiriiltii oran1 diistik
olan gorintiler olup yeterlianatomik ¢6ziiniirliige ve buna baglh olarak hastaliklarin

teshisinde uygun kullanim alanlarma sahip degildir.

Haberlesme sistemlerinde giirtiltii kaynagi elektronik cihazlar icerisinde
bulunan elektronlarin hareketleridir. Tibbi uygulama alanma 0Ozellestirilmis bir
haberlesme ve goriintiileme sistemi olan MRI cihazlarinda sinyal iizerinde olusan
glrdltiniin kaynagi magnet igerisine yerlestirilen fakat hedef goriintiileme alani
icerisinde olmayan dokulardan elde edilen sinyallerdir. istenmeyen dokulardaki
protonlarin hareketlenmesiyle alic1 devresine hedef bolgesi disindan sinyaller

ulagmakta ve giiriiltii oranin1 yiikselterek gorinti kalitesini bozmaktadir.
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MRI cihazlarinin gurultiden tamamen temizlenebilmesi miimkiin degildir.
Hedef bolgeden alinan sinyal seviyesi her ne kadar yiliksek olsa da, giiriiltii seviyesi
bastirilamazsa tarama sonrasi olusacak goruntl diisiik kalitedeelde edilir. Hemen
hemen tiim haberlesme sistemleri liretim maliyetlerinin diiiiriilmesi ve frekans
spektrumunun daha verimli sekilde kullanilabilmesi i¢in genis bant olarak tasarlanir.
Tasarim alanmin en ug¢ bolgesinde ¢ok dar bant genigliklerinde ya da ¢ok genis bant
araliklarinda sistemin haberlesme gereksinimlerinin tiimiinii  karsilayabilmesi
karmasik donanimlar1 beraberinde getirir. Bu sebepten dolayr MRI goriintiileme
sistemleri, aynt zamanda giiriiltii islevindeki parazitlerin hedef alandan geri alinan
sinyal igerisinden tam olarak temizlenmesini saglayamamaktadir. Benzer sorunlar

karasal radyo ve televizyon yayinciliginda siklikla karsilasilan problemlerdir.

MRI gorintllerinde gorintl kalitesinin arttirilabilmesi ancak gurultinin
azaltilmasi ile miimkiindiir. Baska tibbi goriintiileme tekniklerinin aksine MRI
uygulamalarinda sinyal seviyesi protonlarm hareketlerinden elde edilen enerji ile
olusturulur. Bunun disinda herhangi bir dis kaynak kullanilarak sinyal giiriiltii
oraninin arttirilabilmesi miimkiin degildir. MRI cihazlarindan elde edilen sinyal
guriilti oran1 ve buna bagli olarak goriintii kalitesi inceleme siresi ve uzaysal

cOziinlirliige Sekil 5.1°de gosterilen sekilde bagl olarak degisir.

inceleme Zamani
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Cozlinlrluk Sinyal GUrtlti Orani

Sekil 5.1. Sinyal GUriiltii Orant Degistiren Parametreler

Sinyal gurilti oram = voksel haemi X NEX (7

Gorintileme alam FOV

Matriks degeri

Piksel =

(8)
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Sinyal giiriilti oranmin arttirilabilmesi voksel hacminin ya da uyarim
sayisinin arttirtlmasiyla saglanabilir. MRI goriintiilleme sirasinda alinan kesit
kalinliginin artirilmasi, matriks degerinin azaltilmasiya da goriintiileme alaninin
arttirilmast ~ voksel hacmini  arttrmaktadir. Uyarim sayisinm  arttirilmasi
sonucutoplam &rnekleme siiresinin artmasi ile sinyal giiriiltii oranmnm iyilestirilmesi
saglanacaktir. Uyarim sayisinm artirilmasi  sonucu, sinyal gulrllti  oraninin
iyilestirilmesi i¢in sinyal kaydi i¢in daha uzun 6rnekleme suresi sunan daha diisiik
bant genisligine sahip yontemler gelistirilmistir. BOylece daha diisiik giiriiltii ve
yuksek SNR degerleri elde edilmektedir. Bunlara ek olarak bu ydntemin
uygulanmasi ile kimyasal kayma (chemical shift) artefakti1 artmakta ve limitasyonlar
ortaya ¢ikmaktadir. Sinyal bant genisliginin dar bantta tutulmasi ile Sekil 5.2°de

goriildiigii tizere sinyal gliriiltii oran1 artmaktadir.
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Sekil 5.2. Sinyal Giiriiltii Oran1 Bant Genisligi Iliskisi

Kullanilan modern MRI cihazlar1 insan saghigina zarar vermemek amaciyla
diisiik manyetik alan degerleriyle calismaktadir. Buna bagh olarak hedef dokularda
diisiik genlik degerli goriintiileme sinyalleri olusturulmakta istenen sinyal giiriiltii
oran1 dogrudanelde edilememektedir. Bu eksikligin ortadan kaldirilabilmesi ve
anatomik ¢Oziliniirligii yiiksek goriintiilerin olusturulabilmesi amaciyla; diisiik
manyetik alan ile ¢alisan cihazlarda averaj sayisi ve kesit kalinlig1 yiiksek tutulurken,
matriks degeri olabildigince disiirtlir. Voksel hacminin arttirilmasi, kesit kalmligi
ve goriintiileme alani ile dogru, matriks degeri ile ters orantili iken, averaj sayisinin

karekokui ile dogru oranhdir. Kesit kalinlig1 artirilip, matriks degeri diisiiriilerek ya
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da goriintiileme alani arttirilarak voksele diisen proton sayisinin yiikseltilebilmesi
miimkiindiir. Tiim bu 6diinlesimlerin (trade-off) yapilmasi sinyal giiriiltii oraninin
iyilestirilmesi ve anatomik ¢oziiniirligiin daha yiiksek degerlerde yakalanabilmesi
amaciyla yapilir. Ancak her 6diinlesim yaklagimida oldugu gibi sistem Ulzerinde
belirli performans degerleri arttirilirken baska parametrelerde performans
kayiplarmin yasanmasi dogaldir. Sinyal giiriiltii oranini arttiran ayn1 zaman uzaysal
¢ozinlirligli disirmektedir. Uzaysal ¢Ozunirluk temelde kesit kalinligi, matriks
degeri ve goriintiileme alanina baglh olarak degisir. Odiinlesimler sonrasi en iyi
sinyal giiriiltii oraninin elde edilmesi ayn1 zamanda en uygun uzaysal ¢oziiniirligiin
saglanmasina baglh olacaktir. Bundan dolay1 performans degerlerini belirleyen kesit
kalinlig1, matriks degeri ve goriintiileme alam1 degiskenleri, en uygun ve dengeli

anatomik ve uzaysal ¢oziiniirliik degerlerini elde etmek amaciyla ayarlanmalidir.

Sinyal giiriiltii orani, yukarida belirtilen goriintiileme parametrelerine bagl
olarak degismekle birlikte ayn1 zamanda goriintiileme cihazinda kullanilan magnet,
alict sargi, sinyal isleme iinitesi vb. tliim donanimlara da dogrudan baglidir. Alict
sargilarin tiim viicudu saracak sekilde kullanilmasi, hedef bdlgeleri disindaki doku
alanlarindan da sinyal doniisleri olusmasina sebebiyet verecektir. Boylece elde edilen
goriintiideki giirtiltii oram1 artacak ve sinyal giriiltii performansini diisiirecektir.
Ancak bu sorunun ortadan kaldirilmasi hedef bolgeye 6zel dokularda kullanilabilen
yiizey alic1 sargilar ile asilabilir. Boylece sadece hedef doku Uzerinde sinyal élctimi

yapilacak ve giiriiltiinlin kisitlanmasi1 saglanacaktir.
5.2. Goriintiilleme Alam (FOV)

Gorlintiileme alan1 temel olarak ekrana yansiyan goriintilye uyan dokunun
biiyiikliigii olarak tanimlanabilir. Goriintileme alan1 10 olan bir dokuda 10 cm
karelik bir alan ekrana yansitilir. Elde edilen MR gorUntilerinin uzaysal ¢oziintirligi
secilen matriks degerine gore belirlenir. Matriks degeri sabit tutulup, goriintiileme

alan1 azaltilirsa ¢oziinilirliigiin arttirilmas: saglanacaktir.

Goruntileme alani  distiriildiigiinde, ¢oztniirliik artisi yasanirken diger
taraftan sinyal giiriiltii oran1 piksel i¢indekalan proton sayisi azalacagindan dolay1

onemli bi¢cimde azalir. Yiksek elektromanyetik alan glctine sahip MRI cihazlarinda
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olusturulan sinyalin genligi daha yuksek olacaktir. Boylece bu cihazlar nispeten daha

kiicuk goriintiileme alani1 degerleri ile ¢aligabilir.

Gorlintiileme alani, sinyal giiriiltii oranmi ile lineer degil logaritmik olarak
baglantiidir. FOV degeri 3 katma c¢ikarildiginda, sinyal giiriiltii oran1 9 katina
yiikselmektedir. Diger taraftan FOV degeri yariya diisiiriildiiglinde sinyal giiriiltii
orant SNR 4’te 1 degerine inecektir. Bu ddiinlesimler sebebiyle en uygun MR
gorintusiiniin elde edilebilmesi amaciyla goriintilleme alani genis tutulmakta ancak
olusturulan tibbi gorintl biyutilerek goriintii  kalitesinin  ve  ¢Oziiniirligiin

arttirilmasi yoluna gidilmektedir.

Sekil 5.3’de aym1 dokuya ait iki farkli goriintiileme alani parametresi
kullanilarak yapilan goriintii verilmistir. Soldan saga swrasiyla 15 cm ve 30 cm
gorintuleme alanlar1 kullanilmis. Sagdaki goriintiiye ayrica biiyiitiilme islemi
uygulanmistir. Diisiik gériintiileme alanina sahip soldaki goriinti ile kiyaslandiginda

sagdaki gortntii kalitesinin daha yiiksek oldugu goriilmektedir.

Sekil 5.3. Goriintilleme Alanmin GOrintl Kalitesine Etkisi (Konez, 1995)
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5.3. Matriks

MR goriintiileme uygulamalarinda kullanilan matriks degeri, elde edilecek
gorintude sinyal giiriiltii oran1 ve goriintii ¢ozinirligi ile dogrudan baglantilidir.
Matriks degeri faz-kodlama adim sayist ve frekans-kodlama gradiyentinin giictiniin
carpimi olarak tanimlanabilir. GUnimuzde klinik goruntiileme sistemlerinde 256 x

256 veya 512 x 512 gibi yiiksek degerler kullanilmaktadir.

Matriks = 512 x 512 (Faz kodlama adim sayis1t X Frekans kodlama gradiyentinin

guci)

MRI cihazlarinda kesit gorintislni olusturabilmek igingerekli faz-kodlama
adim sayis1 kadar eko-sinyal kaydmin olusturulmasi gerekir. Adim sayisi MRI
inceleme siiresini dogrudan belirleyen faktorlerden biridir. Matriks degerinin ¢ok
biiyiik se¢ildigi durumlarda inceleme zamani artacaktir. Bu siirenin kisaltilabilmesi
amaciyla dikddrtgen pikseller yontemi kullanilir. Bu yontem ile matriks sayisindaki
faz-kodlama adim sayis1 daha diisiik degerlere ¢ekilir. 512 x 512 matriks degeriyle
yapilan goriintilleme isleminde faz kodlama adim sayis1i 256’ya diisiiriildiiglinde
inceleme siiresi yar1 zamana diisecektir. Ancak goruntl ¢oziiniirliigliniin bozulmasi
kacmilmaz olacaktir. Diger taraftan her bir piksel basina diisen proton sayisi

arttigindan dolay: sinyal giirtiltii oran1 da yiikselecek ve gorintl kalitesi iyilesecektir.

Yar1 Fourier gorlntileme yonteminde, hedef doku bélgesinden gorintiileme
verileri ¢ekilirken simetri 6zelligi kullanilir. Boylece inceleme siiresinin diisiiriilmesi
saglanir. Ve elde edilecek goruntiiniin ¢6ziintirliigiinde bozulma yasanmaz. Diger

taraftan sinyal giiriiltii oran1 bu yaklasimda azalacaktr.

Dikdortgen pikseller yonteminde sinyal giiriiltii oran1 ve kontrast girdlti
orani (CNR — Contrast noise ratio) artarken, elde edilen gorintide c¢ozlndrlik
diististi yasanmaktadir. Bu yontemde lezyon saptama kabiliyeti yiksektir. Diger
taraftan yar1 Fourier goriintiileme teknigi uygulandiginda ¢oziiniirlik ytliksek
kalirken, sinyal ve kontrast giiriiltii oranlar1 diismektedir. Boylece lezyon saptama

kabiliyeti de diisecektir.
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5.4. Uyarim Sayis1 — Averaj (NEX)

Uyarim sayisi, faz-kodlama adimlarinin goriintiilleme iglemi sirasinda
kullanilma sayisini tanimlar. 256 x 512 matriks degerinde bir goriintiileme isleminde
faz-kodlama adim sayis1 256 olarak belirlenmistir. Bu iglem ile bir Kkesit

gOruntlisuniin almmasi igin 256 kere eko-sinyal kaydmin alinmas1 gerekir.

MR goruntisundn olusturulmasi i¢in yapilan bu iglem bir defa yapiliyor ise
uyarilma sayis1 1, iki kere tekrarlaniyorsa uyarilma sayist 2 olarak alinir. Uyarilma
sayisinin artirilmasi, MR goriintiilleme zamanimi lineer olarak arttirmaktadir. Diger
taraftan uyarilma sayismin arttirilmasi, Sekil 5.4.’de goriildiigii iizere sinyal glriiltii
oranini, uyarim sayisinin artim oraninin karekokii ile dogru orantili olarak yukari
¢eker. Uyarim sayisinin artmasi ayni zamanda gorintileme sistemindeki gurlti

oranini da yukar1 ¢gekmektedir.

Sinyal Gurultd Oraninin NEX ile Degisimi

w
1%,

3
2,828427125
2,645751311
2,449489743
2,236067977

w

i
"

N

=

Sinyal Girilti Orani
=
v

o
"

(=]

0 2 4 6 8 10
Uyarilma Sayisi

Sekil 5.4. Uyarim Sayisinin Sinyal Giiriiltii Oranina EtKisi
5.5. Kontrast Guraltt Oran1 (CNR)

Kontrast giiriiltii orani, MR goriintiilerinin kalitesini 6lgmeye yarayan sayisal
bir degiskendir. MRI cihaz1 tarafindan olusturulan gorintiide lezyonlarin normal
doku bolgelerinden ayirt edilebilmesi i¢in kullanilir. Kontrast giiriiltii oranimin pozitif

olmasi, lezyon olan bdlgelerin saglikli dokulara gdre daha parlak (hiperintens)
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gorinmesine sebebiyet verir. Negatif olmas: durumunda ise lezyon olan bolgelerin

saglikli dokulara gore daha koyu (hipointens) oldugu goriiliir.

MRI cihazlar1 kullanilarak lezyonlu bélgelerin belirlenebilmesi, kontrast
gliriilti oranmimn pozitif veya negatif olmasiyla degil, bu oraninin sayisal degeri ile
dogrudan baglantilidir. Kontrast giiriiltii oran1 hesaplanirken, iki farkli dokunun

sinyal intensite degerleri arasindaki fark, giiriiltiiniin standart deviasyonuna oranlanir.

CNR=%%E (9)
]
Burada Sa ve Sgsirastyla iki farkli bdlgenin sinyal intensitesini tanimlar.
oo ise gorintiideki giriiltiiniin standart deviasyonunu tanimlamak i¢in

kullanilir.
5.6. MRI Parametreleri Arasinda Odiinlesimler

MRI cihazinin goriintii performansini etkileyen faktorler incelendiginde
goriintli kalitesinin arttirilmas1 ya da sinyal giiriiltii oraninin iyilestirilmesi igin
tamimlamis degiskenler iizerinde Odiinlesimler (trade-off) uygulanmasi gerektigi

goralar,

Spin-eko (SE) sekansinda dokular arasinda iyi longitudinal relaksasyon (T1)
kontrast1 elde edilmek istenirse, iki RF atimi arasinda gecen siire (TR) ve sinyal eko
stiresi (TE) zamanlar1 kisa tutulmalidir. Sinyal eko siiresinin 20 msn’den, iki ardisik
RF darbesi arasinda gegen siirenin ise 600 msn’den kisa olmasi eko suresinin
azaltilmasi, sinyal giiriiltii oranin1 arttirir ve longitudinal relaksasyon siiresini uzatir.
Boylece T1 kontrastinin artmasi sonucu lezyonlarin tespit edilme orani kontrast
glriiltic oraninin artmasina paralel sekilde yiikselir. Diger taraftan iki RF atimi
arasindaki sire 600 msn’nin altina diiserse T1 kontrasti artacaktir ancak sinyal
giiriiltli oraninin azaldig1 goriilecektir. RF atimlar arasindaki siirenin azalmasi ayni
zamanda gorilintiide aliman kesit sayisinin smirlanmasma sebebiyet vermektedir.
Tablo 5.1de MRI cihazinin performans parametrelerinin degisim 6zellikleri

verilmistir.
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Tablo 5.1. MRI Cihazinin Performans Parametrelerin Degisimi

Performans TR slresi TR sliresi TE siresi TE siiresi
Degerleri artarsa azalirsa artarsa azalirsa
Sinyal Girilti Orani Artar Azalir Azalir Artar
T1 Azalir Artar - -
inceleme Zamani Artar Azalir - -
Kesit Sayisi Artar Azalir - -
T2 - - Artar Azalir

Sekil 5.5.°de iki RF atimi arasindaki siirenin 500 msn’de sabit tutulmasi

durumunda farkli eko siireleri i¢in elde edilecek sinyal giiriiltii oranlar1 sunulmustur.

Z 640
o
S 620
2 600
Z 580
Y 560
L]
Z 540
Y 520
12 17 30
Eko Stresi

Sekil 5.5. Sinyal Giiriiltii Oraninin Eko Siiresi Ile Degisimi

Sekil 5.6.’da iki RF atimi arasindaki slirenin 500 msn’de sabit tutulmasi
durumunda farkli eko siireleri i¢in elde edilecek T1 relaksyon kontrast degerleri

verilmistir.

560
540
520
500
480
460
440

Relaksasyon Kontrasti

12 17 30
Eko Siresi

Sekil 5.6. Relaksasyon Konrastinin Eko Siiresi ile Degisimi
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Sekil 5.7.°de sinyal dinleme c¢ko siiresinin 12 msn’de sabit tutulmasi
durumunda farkli RF atim tekrarlama siireleri i¢in elde edilecek sinyal giriiltii

oranlar1 verilmistir.

600
Z 500
E
O 400
Z 300
3
= 200
>

0

200 400 600 800 1000

RF Atimlari Arasindaki Stire (msn)

Sekil 5.7. Sinyal Gurilti Oraninin RF Atim Tekrarlama Siiresi ile Degisimi

Sekil 5.8.’de sinyal dinleme eko siiresinin 12 msn’de sabit tutulmasi
durumunda farkli RF atim tekrarlama stireleri i¢cin elde edilecek T1 relaksyon

kontrast degerleri gosterilmistir.

16
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Al

1000

= o

T1 Relaksasyon Kontrast
[=2]

(=T o]

200 4 600
RF Atimlari Arasindaki Stire (msn)

Sekil 5.8 Relaksasyon Konrastinin RF Atim Tekrarlama Siiresi Ile Degisimi

Sekil 5.9.°daMRI uygulamalarinda kullanilan kesitler arasinda aralk
(gap)birakilmamasi durumunda, Kkesitten aliman sinyallerin yaninda konumlanan

kesitler tizerindeki ortiisme etkisi (slice-to-slice interferenceya da cross-talking)
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gorulmektedir. Sinyal giiriiltii oranmnin yiikseltilebilmesi amaciyla 6ncelikle kesitler

arasmda %20-25 oraninda aralik birakilmaktadir.

2-boyutlu hacim goOruntileme uygulamalarinda araliksiz kesit islemi
yapildiginda goriintii  kalitesi diismektedir. Diger taraftan 3-boyutlu hacim
goruntuleme yontemlerinde ince kesitler olusturulmakta ve Ortlisme etkisi en aza

indirilmektedir.
Kesit Araligi Olmadig Durum Kesit Araligi Oldugu Durum
ideal Kesit I—l—l—l |deal|:(lfasit |—|
Sekli ekl
Gergek Kesit Gergek Kesit/-\ /-\ /\
Sekli

Sekli . *

Kesit Ortiigmesi Kesit Araliklari

Sekil 5.9 Kesit Araliklarmin Gériintii Sinyalleri Uzerindeki Etkisi

Kesitler arasinda belirli oranlarda aralik birakilmasi, sinyal giiriiltii oranini ve
buna bagli olarak goriintii kalitesini arttirmaktadir. Sekil 5.10’da gorildiigii tizere hig
aralik birakilmadigi durumdan %50 aralik uygulandigi duruma gecildiginde sinyal
giriilti oran1 %26 oraninda artmaktadwr. Bodylece saglikli dokular arasindaki

lezyonlarin tespit edilebilirligi artacaktir.

o]
L%y ]

Pt
=

=
=

=
[=}

L%y ]

Sinyal GUralti Orani

=

0 50
Kesitler Arasindaki Aralik Yizdesi

Sekil 5.10 Kesit Araliklarinmn Sinyal Giiriiltii Oran1 Uzerindeki Etkisi
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Sekil 5.11.°de kesitler arasinda %50 oraninda aralik birakilmasi durumunda
sinyal giiriiltii oraninin %26 artmas1 ile elde edilen MRI gorintllerinde

kaliteylkselmekte ve lezyonlarin tespiti daha kolay hale gelmektedir.

Sekil 5.11 Kesit Araliklarinin Goriintii Kalitesi Uzerindeki Etkisi (Konez, 1995)

5.7. Kimyasal Kayma (Chemical Shift)

MRI uygulamalarinda goriintii kalitesini diisiiren bir diger faktor de kimyasal
kaymalardan kaynakli yaniltici goriintiilerdir. Manyetik rezonans spektroskopi
uygulamalarinda (Magnetic resonance spectroscopy - MRS) kullanilan ve 6zellikle
MRI sekanslarinda siklikla rastlanan bu artefakt yag ve su molekdllerinin uzaysal
olarak yanlis kaydedilmesi sebebiyle frekans kodlama yoniinde gergeklesir.
Kimyasal kayma artefakti, yag ve suyun rezonans frekanslar1 arasindaki farkliliktan

kaynaklanir. Yag, sudan biraz daha diisiik bir frekansta titresime girdiginden dolayz,
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kimyasal kayma frekans-kodlama gradiyentinin ¢alisma prensibi sebebiyle bu yonde

meydana gelir (Konez, 1995).

MRI sistemlerinde tibbiinceleme gorintulerinin elde edilmesi islemi, hiicre
cekirdegi igerisinde hareket halinde bulunan ve manyetik alan vektorine sahip olan
protonlar kullanilarak yapilir. Hiicre c¢ekirdegi etrafinda yogun olarak bulunan
negatif pargaciklar yukli elektronlar hareket eder. Bu elektronlarin olusturdugu
manyetik alan ¢ekirdekteki protonlara elektron kaplamasi (electron shielding) adi

verilen etkiyi gosterir.

MRI goriintiilerinin olusturulmasi i¢in kullanilan hidrojen atomlari, su ve yag
dokularinda yaygin sekilde goriiliir. Su igerisinde oksijen, yag icerisinde ise karbon
atomlariyla kimyasal bagi bulunan hidrojen atomuna ait protonlar elektron
kaplamasmin olusturdugu farkli manyetik alanlar sebebiyle farkli gyromanyetik
degerler gosterir ve bu farklilik kimyasal kayma olarak adlandirilir (Querin vd.,
2018).

Temel olarak, ¢ekirdegin ¢evresindeki elektron bulutlar1 c¢ekirdegi harici
statik manyetik alandan (Bo) etkisinden korur. Cekirdegin titresime girdigi frekans
Larmor frekansi olarak adlandirilir ve ¢ekirdegin kimyasal bilesimlerine bagl olarak

dokular farkli Larmor frekanslarma sahiptir.

Kimyasal kayma artifaktlar1 ayn1 zamanda kesit se¢im yoniine bagli olarak da
degismektedir. Kesit yeri spinlerin frekansina bagl oldugundan, yag goriintiileri su
goriintiilerine kiyasla kaymis durumdadir. MRI goriintiileme islemlerinde, kesit
kalinligmin su ve yag goriintiilerindeki kaymadan daha biiyiik olmasi rutin goriintii

iizerindeki artefaktin tespit edilmesini zorlastirir.

Kimyasal kayma miktar1 ana manyetik alanin milyonda bir par¢asina denk
gelen birim {izerinden adlandirilir. Kayma degeri ana alan kuvvetinden bagimsiz
olmakla birlikte, 6nciil frekans manyetik alan siddeti ile dogru orantilidir. Yag ve su
dokular1 igin kimyasal kayma degeri 3,5 ppm olarak almir. Ornegin 1,5 Teslalik ana
manyetik alan altinda, onciil frekans 224 Hz’dir. Bunun sebebi bu manyetik alan

altinda yagmn deviniminin sudan 224 Hz daha az olmasidir. Ana manyetik alan 1

70



Tesla’ya indirildiginde frekans farki 147 Hz’e diser ve 0,5 Teslanin altindaki

manyetik alanlarda ihmal edilebilir hale gelir (Bloem, 2018).

Kimyasal kaymalarin ana kullanim alani olan MRS uygulamalarimda Larmor
frekans1 farkli kimyasal tepe noktalarinin birbirinden ayrilmasma olanak saglar.
Mutlak olarak kimyasal kaymanin Olgiilebilmesi miimkiin olmadigindan dolay1

belirli harici manyetik alan referans alinarak tanimlama yapilir.

MRI uygulamalarinda spin eko ve gradyent eko sekanslarinda kimyasal
kayma goriilmesi yanhis kayit (misregistration) ve yanlig haritalama (mismapping)
sebebiyle olusabilir. Yanlis haritalama hatasi, yanlis kayita benzer sekilde frekans
kodlama yoniinde olusacak ve yumusak yag dokusu ara ylzinin bir ucunun parlak

diger ucunun koyu olmasina sebebiyet verecektir.

Yanlis haritalamaya ek olarak, gradyent eko sekanslarinda ikinci bir tiir
kimyasal kaymadan bahsedilebilir. Bu artifaktta yag su ara yizinin oldugu alanda
siyah bir ¢izgi goralir. Bunun sebebi yag ve su bilesenlerine ait doniislerin 180
derece faz farki ile meydana gelmesi sonucu frekans farkliliklar1 ve kimyasal

kaymalar sebebiyle birbirlerini yok etmeleridir.

Kimyasal kaymanin asagidaki ozellikleri kullanilarak lezyon igerisindeki hiicre

ici yag bilesenlerinin tespit edilmesi miimkiindiir (Murphy ve Gaillard, 2019).

e Manyetik alan kuvveti arttik¢a kimyasal kayma miktari artar.

e Gradyent dayaniklilig1 azaldik¢a kimyasal kayma miktar artar.

e Kimyasal kayma artifakti bant genisligi ile ters orantili olarak degisir.

e Yag bastirilmis goriintiileme, kimyasal kaymanin yanlhs kaydedilmesini ve
siyah smir artefaktini ortadan kaldirmak i¢in kullanilabilir.

e Gradyent eko yerine spin eko sekansinin kullanilmasi, siyah smir artefaktini
ortadan kaldirabilir ancak kimyasal kaymanin yanls kaydedilmesini

sorununu ortadan kaldirmaz.

Sekil 5.12°de gosterildigi iizere bant genisliginin artmasi artifakti ortadan
kaldirir. Matriks boyutunun 256, manyetik alan gilici Bo’m 1,5 Tesla alindigi
durumda, yag ve su bilesenleri arasindaki frekans farki 224 Hz’dir. Bant genisligi 16
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kHz oldugunda yanlis kayit olan piksel sayis1 4 olacaktir. Bant genisligi 128 kHz’e
¢ikarildiginda yanls kayit hatalar1 tamamen ortadan kalkmaktadir (Hood, 1999).

Sekil 5.12 Bant genisliginin kimyasal kayma Uzerindeki Etkisi (Hammer, 2014)

72



6. BOLUM
MATERYAL VE YONTEM

Bu boéliimde tez calismasi kapsaminda kullanilan beyin MR veri setlerinin
ozellikleri hakkinda kisaca bilgi verilmektedir. Ardindan bu veri setlerindeki
tumorlerin tespitinde kullanilan filtreleme, algoritmalar, morfolojik islemler,
Oznitelik belirleme ve elde edilen 6zniteliklerin Yapay Sinir Agi kullanilarak egitim

ve kullanim ile alakali yontemler agiklanmaktadir.
6.1 Cahsmada Kullanilan MR Beyin Goriintii Veri Seti

Bu tez calismasi kapsaminda kullanilan MR beyin goriintiilerindeki
timorlerin tespitini gerceklestirilmesinde, Yapay Sinir Agi’'nin egitilmesinde ve
egitilmis Yapay Sinir Ag’nin uygulamasinda REMBRANDT veri seti
kullanilmustir[Scarpace, Lisa, Flanders, Adam E., Jain, Rajan, Mikkelsen, Tom, &
Andrews, David W. (2015). Data From REMBRANDT. The Cancer Imaging
Archive.]. REMBRANDT veri seti National Cancer Institue tarafindan paylasilan
The Cancer Imaginig Archive (TCIA) veri tabanina ait bir veri setidir. TCIA medikal
goriintiiler iceren erisilebilir genis bir arsiv olarak bulunmaktadir. Tiim goriintiiler
DICOM dosya formatindadir. Arsivdeki gorUntiiler hastalik ve goriintiilleme
yontemine gore organize edilmisti. REMBRANDT veri setine ait tim gorintiler
256 X 256 piksel ¢oziinurlugiinde ve 16 bit gri seviyede dijital hale getirilmistir. Bu
veri setinde 72 adet hastanin MR gériintiileri bulunmaktadir. Her hastaya ait aksiyal
diizlemde MR kesit goriintiisii bulunmaktadir. Bu tez ¢alismasinda REMBRANDT
verisetindeki 63 hastaya ait aksiyal dizlemde 3684 adet beyin kesiti kullanilmustir.

DICOM dosyalar1 goriintii verileri hakkinda bilgiler yani metadatalar
icermektedir. Ornegin dosya boyutu, goriintii boyutlar1 (genislik, yiikseklik), bit
derinligi (8 bit, 16 bit) verileri olusturmak i¢in kullanilan yontemler ve gorintinin
elde edilmesi siirecinde kullanilan donanim ayarlar1 gibi bilgiler yer almaktadir.
DICOM dosyalar;; NEMA (National Electrical Manufacturers Association) yani
Uluslararasi Elektrik Ureticileri Birligi tarafindan manyetik rezonans gértntileri, BT
taramalar1 ve ultrasonografi gibi medikal goriintiilerin aligverisi ve gorintulenmesi
icin gelistirilen Tipta Dijital Goriintilleme ve Iletisim (Digital Imaging and

73



Communacations in Medicine) formatinda olusturulan gorintiddr. Bu tez galismasi

icerisinde kullanilan veri setinden alinan Tablo 6.1°de 6rnek MR kesitine ait bazi

bilgiler asagida listelenmistir.

Tablo 6.1. Bir MR Kesitine Ait DICOM Dosya Bilgileri

Alan Deger
Filesize: 7.09MB
Format: DICOM
Width: 256
Height: 256
BitDepth: 16
Colortype: Grayscale
StudyDate: 03.12.2019
Modality: MRI
PatientID: HF1702
SliceThickness: 5

Tez calismasinda Gériintii isleme ve Yapay Sinir A1 olmak iizere iki ana

basamaktan olusan yontem

ileMR  gorintllerinde

smiflandirilmasigergeklestirilmistir.

6.2. Yontem

6.2.1. Goriintii Isleme

Tez c¢aligmasi i¢in kullanilan beyin MR goriintiilerinin islenmesi ve

timorlerin tespitinde izlenilen basamaklar ve kullanilan yontemler Sekil 6.1°de

gosterilmektedir:
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Veri yukleme

v

Gurultt Temizleme

v

Fuzzy C-Means Gri
Madde Bolitleme

v

3Boyutlu Baglant1
Bilesen Analizi

v

Morofolojik islemler

!

Aday TUmor
Bolgesinin
Belirlenmesi

Sekil 6.1. Aday Tumor Bolgesinin Tespiti

Gortintiilerin islenmesi ve 6znitelik ¢ikartilmasi siirecinde 6ncelikle kullanilan
veri setinin sisteme girisi gergeklestirilmistir. Veri setinde bulunan guraltileri
gidermek i¢in 3x3’lik medyan filtre uygulanmasi gerceklestirilmistir. Sekil

6.2.(a)’da orijinal MR goriintiisii; Sekil 6.2.(b)’de ise medyan filtre ¢ikis1 verilmistir.

(a) (b)

Sekil6.2. Orijinal Beyin MR Goriintiisii(a), Medyan Filtre Uygulanmis Beyin MR

gorintusi(b)
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Fuzzy C-Meansalgoritmast bulanik c-ortalama kimesi yaparak merkez
noktaya olan uzakliklarmna gore verileri smiflandirmaktadir [Dunn tarafindan 1973’te
ortaya ¢ikarildi ve Bezdek tarafindan 1981°de gelistirildi]. Calismada Fuzzy C-
Meansalgoritmas1 ile kime merkezleri igin 3 merkez nokta se¢me islemi
yapilmistir. Merkez noktalarina olan uzakliklarmma gore verileri 3 adet kimeye
ayrrmustir. Bu kiimeler beyin (gri madde), bosluk, kemik yapisi ve tumor aday
bolgeleri seklinde siniflandirilmistir.  Sekil 6.3.’te  Fuzzy C-Means algoritma

sonuglar1 verilmistir.

Sekil 6.3.Fuzzy C-Means Algoritma Sonuglar1

Fuzzy C-Means algoritmasi sonucunda elde edilen ‘grimadde’ matris
bdlgesine morfolojik islemlerden biri olan erezyon islemi uygulanarak giiriiltiiden
arindirma islemi gergeklestirilmistir. Giiriiltiiden arindirilmig goriintii icin Baglanti
bilesen analizi 6 komsuluklu olacak sekilde uygulanarak birbirine komsu pikseller
ayni etiket ile adlandirilmistir. Daha sonra en biiyiik piksel sayisia sahip etiket ‘ilgi
alant’ olarak secilmistir. Secilen ilgi alanmna 50x50 boyutunda morfolojik kapama

islemi uygulanarak ilgi alani icerisindeki bosluklar doldurulmustur.

Fuzzy C-Means algoritmasi sonucunda elde edilen ‘kemik yapis1® ve ‘tUmor
aday bolgeleri’ matris bolgesine ise dncelikle morfolojik erozyon islemi uygulanarak
giiriiltli giderimi saglanmustir. Bu islem ile kafatasindan ortaya ¢ikan segmentlerin
giderimi gergeklestirilmistir. Daha sonra ‘kemik yapisi’ ve ‘timor aday’

bdlgelerinden ‘ilgi alant’ olarak tanimlanan bolge icerisinde kalanlar gergek ‘timor
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aday’ bolgesi olarak belirlenmis ve Oznitelik ¢ikartma islemi i¢in uygun
orneklerolarak degerlendirilmislerdir. Sekil 6.4.’de i¢ bolgeleri doldurulmus ‘ilgi

alant’ ve gercek ‘timdr aday’ bolgesi drnegi verilmistir.

3

(@) (b)
Sekil 6.4. i¢ Bolgeleri Doldurulmus “Ilgi Alan1’(a), Gergek Timor Aday Bolgesi(b)
6.2.2. Yapay Sinir Ag1

Gergek ‘tiimor aday’ bolgesi goriintiilerinden 6znitelik matrisi elde etme
islemi i¢cin gOruntinin sekilsel yapisindan kaynakli 17 farkli adet 6znitelik

cikartilmustir. Her goruntd icin elde edilen 6znitelik isimleri Tablo 6.2.‘de verilmistir.

Tablo 6.2. Gériintii Islenmesi Ile Elde Edilen Oznitelikler

1.Yogunluk degeri 2.Agirlik Merkezi 3.Kutu Sinirt 4.Alt Dizi Verileri
5.Goruntt Konveks 6.Esdeger Cap 7.Kapsam 8.Voksel Dizi
Degeri Listesi
9.Yiizey Alani 10.0Oryantasyon 11.0zdeger Vektor 12.En Bliyiik Oz
Uzunlugu Deger
13.Konveks Govde | 14.Konveks Gorintl 15.Konveks 16.Katilik
Yogunluk

17.As1l Eksen
Uzunlugu

*(Agirhik Merkezi, Kutu Smiri, Alt Dizi Verileri, Asil Eksen

Uzunlugu 0znitelikleri birden fazla parametre icermektedir.)
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Calismada 63 hastaya ait MR gorlntisu islenerek 409 farkli aday bolgesi elde
edilmis ve 409 timor aday bolgesi i¢in toplam 24 adet 6znitelik ¢ikartilmistir. Tez
caligmasi i¢in kullanilan beyin MR goriintiilerinin islenmesi sonucunda elde edilen
Ozniteliklerin Yapay Sinir Agr’'nin sistem egitimi ve testuygulamasi sirasinda

izlenilen basamaklar ve kullanilan yontemler Sekil 6.5.’de verilmistir.

Oznitelik Matrisinin
Cikartimi

v

Agirlikli Ozniteliklerin
Secimi

!

Normalizasyon ve Veri
Girisi

Egitim ve Test
Verisinin Boliinmesi

v

Yapay Sinir Ag1
Tasarimi

v

Yapay Sinir Ag1
Cikislar1

v

Basar1 Sonuglarinin
Karsilastirilmasi
(ROC Egrisi)

Sekil 6.5. Yapay Sinir Ag1 Tasarimi

Yapay Sinir Agr’nin kurulmasi, egitilmesi ve test edilmesi isleminde
oncelikle daha oOnce yapilan goriintii isleme siirecinde elde edilen Oznitelik
degerlerinin diizenlenerek veri girisi islemi gerceklestirilmistir. Ozniteliklerin ilk 24
grubunu ‘6znitelik’, geriye kalan 1 grubu ise ‘Smiflar’ olarak gruplandirilmistir.
Oznitelik se¢im islemi igin zniteliklerin etkinlik agirliklar1 hesaplanarak etkinlik
agirhigl en yliksek olan ilk 5 6znitelik yapay sinir ag1 girisi i¢in kullanilmigtir. Sekil

6.6.’da Oznitelikler i¢in elde edilen etkinlik agirliklar1 verilmistir.
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Agirhik
Durumu
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Oznitelik

Sekil 6.6. Oznitelik-Agirlik Durumu Grafigi

Bu grafik neticesinde Agirlik Durumu en yiiksek olan O6zniteliklerden
sirasiyla 11, 15, 19, 8 ve 14 (esdeger cap, asil eksen uzunlugu (y ekseni), En biyik
Ozdegerleri, kutu sinir1 ve asil eksen uzunlugu (z ekseni) numarali 6znitelik degerleri

secilmistir. Sistemin karakutu modeli Sekil 6.7.‘deki gibidir.

v

Esdeger cap

Asil Eksen Uzunlugu (Y ekseni) »

Yapay —» TUmor
Sinir
Ag1

v

Eigen Degerleri

Kutu Sinir1

v

- Tiimér Degil

Asil Eksen Uzunlugu (Z ekseni) »

Sekil 6.7. Sistemin Karakutu Modeli
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Kullanilan 06znitelikler rastgele olacak sekilde 1/3 oraninda test ile 2/3
oraninda egitim olarak gruplandirilmistir. Kullanilacak 6zniteliklerin 2/3 orani 287

Oznitelige, 1/3 oran1 122 6znitelige denk etmektedir.

Yapay Sinir Ag1 yapisi i¢inde uygulanacak olan katmanlarin ve noéronlarin
atanmast iglemi kullanici tarafindan deneysel olarak hazirlanmaktadir. Sistemin
denenmesi sirasinda 1, 2 ve 3 katmanli yapay sinir ag1 mimarileri kurulmus ve bu
katmanlar iginde 4, 8, 16, 23 ve 64 noron yapilar1 denenmistir. Tez ¢alismasinda

kullanilan yapay sinir ag1 modellerinden biriSekil 6.8.’deki gibidir.

Sekil 6.8. YapaySinir Ag1 Katman Ve Noron Yapisi

Kurulan ag yapilar1 i¢cinde yapi parametrelerinin tanimlanmasinda 0grenme
orani 0.3, momentum sabiti 0.6 ve egitilecek maksimum doéngii sayis1 100 olmak
Uzere parametre tanimlamasi yapilmistir. Egitim yapilirken kullanilan 6zniteliklerin
tumor olarak kabul edilip edilmemesi igin iki farkli esik degeri tanimlanmistir. Bu
esik degerleri sistem tarafindan elde edilen Ozniteliklerin degerlendirilmesi
sonucunda tiimor aday bdlgelerin tiimor olup olmamasini belirlemektedir. Belirlenen
esik degerinden kiigiik olanlar tiimor degil, biiyiik olanlar ise timor bdlgesi olarak

etiketlenmektedir.

Ag egitimi gerceklestirilmesi ve gergeklestirilen egitim sonrasit durumun
gozlemlenebilmesi i¢cin ROC egirisi grafigi ¢izimi islemi yapilmistir. ROC egrisi
(Reciever Operator Characteristics Curve) belirli bir tanim araliginda siirekli degerler
alan degiskenlerin tani testi amaciyla kullanimini amaglayan bir yontemdir. Sistemin

basar1 durumu ROC egrisi altinda kalan bdlgenin alani ile degerlendirilir.
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7.BOLUM

SONUC VE DEGERLENDiRMELER

MR goriintileme islemi yaygm kullanimi olan tibbi gdriintiileme
uygulamalarindandir. Goriintiileme isleminin yapildigi MRI cihazlar1 temelde, giiclii
miknatislar tarafindan olusturulan RF mikrodalga atimlarmin hidrojen hiicrelerindeki

protonlar1 hareketlendirmesi prensibi iizerine calisir.

MRI cihazlari, magnet ve sargilardan olusan gantri sistemi, bilgisayar ve
goruntuleme Unitesi, RF alt sistemler ve kontrol/haberlesme {initesi gibi donanimsal
parcalardan olusan karmasik bir yapidadir. Diger taraftan uzun yillardir tibbi
gorilintiileme alaninda yaygin olarak kullanilmasi, cihaz yapisinin giivenilir sekilde

teknolojik gelismisligini tamamlamasina olanak saglamistir.

MRI uygulamalarinda elde edilen goriintiilerin kalitesi ve hastaliklarin teshisi
amaciyla kullanilabilmesi, sinyal giiriiltii oran1 ve kontrast giiriiltii oranlarmin yiiksek
olmasina baghdir. Goriintiileme isleminin siiresi ve alinan kesit sayis1 arttik¢a sinyal
performansi ylikselmektedir. Ayni zamanda ardisik RF atimlar1 arasindaki siire
uzadik¢a ve sinyal dinleme siiresi kisaldik¢a, daha iyi sinyal giiriiltii orani elde

edilecek ve goruntu kalitesi ylkselecektir.

MR gorunttleme sistemlerinde gorintl kalitesini etkileyen bir diger faktor
gorintuleme alanidir. Goriintiileme alani temelde MRI cihazimin ekranina yansiyan
goriintiiye uyan dokunun biylikligiine esittir. MRI uygulamalarinda, gorintiileme
alan1 daraltildikca, ¢oziiniirliikk artis1 saglanmasina ragmen sinyal giiriiltii oran1 piksel

icinde kalan proton sayis1 diistiigiinden dolay1 6nemli bi¢gimde azalir.

MR goriintiilemede kullanilan bir diger parametre olan matriks degeri, elde
edilecek goruntldekisinyal giiriiltii oran1 ve goriintiioziinirligii ile dogrudan
baglantilidir. Matriks degeri faz kodlama adim sayis1 ve frekans kodlama
gradiyentinin giiciiniin ¢arpimi olarak tammlanabilir. Ik uygulamalarda 64 x 64’liik
matriks degerleri kullanilirken giliniimiizde 256 x 256 ve ya 512 x 512’lik ytiksek

¢ozUnurliklt matriks degerleri siklikla kullanilmaktadir.
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MR goriintilleme performansini etkileyen degiskenlerden biri de uyarim
sayisidir. Bu parametre, faz-kodlama adimlarinin goriintiileme islemi sirasinda
kullanilma sayis1 olarak tanimlanabilir. Sinyal giir@iltii orani, uyarim sayisinin
karekokii ile dogru orantili olarak artmaktadir. Ancak uyarim sayisinin artmasi ayni

zamanda goriintiileme sistemindeki giiriiltii oranini yikseltmektedir.

MRI sistemlerinde kullanilan glighi miknatislar, etkili manyetik alanlarin
olugsmasima sebebiyet vermektedir. Olusan bu harici alanlar, elektrik iletkenligi
yiksek tibbi implantlar ve biyomalzemeler ile RF etkilesime girer. Bu statik
manyetik alana ek olarak, gradyent manyetik alan ve elektromanyetik atimlar
biyomalzemeler {izerinde etkilesim yaratacaktir. Bu sebepten dolayi, MRI
uygulamasina giren hastalarda doku 1sinmasi ya da gOmiilii tibbi cihazlarin
calismamasi gibi sorunlarla karsilagilir. Bunlarm Oniine gecilebilmesi ig¢in
elektromanyetik uyumluluk ve sinyal girisim testlerinin yapilarak MRI cihazlarinin

bu gereksinimlere uygun sekilde tasarlanip, tiretilmesi gerekmektedir.

MRI cihazlar1 donanimsal 6zelliklerinin yani sira; goriintiilleme alani, matriks
degeri, averaj sayis1t ve kontrast giiriiltii oran1 gibi farkli parametrelerin en uygun
bicimde secilmesiyle, yiiksek performansli ve goriintii kalitesi hastaliklarmn dogru
teshisine olanak saglayan c¢iktilar sunacaktir. Bu se¢imlerin dogru yapilmasi ve en

uygun MRI cihaz yapisinin olusturulmasi 6nemli bir miithendislik uygulama alanidir.

MRI cihazlar1 ile elde edilen gdruntilerin bilgisayar tabanli bir program
dahilinde islenmesi ile elde edilen Oznitelik degerleri kullanilarak timor tespiti
yapilan bu tez ¢aligmasinda tiimor ile belirlenen bolgelerin Yapay Sinir Ag: ile islemi
gergeklestirilmistir. Kurulan Yapay Sinir Ag1 modelinde gizil katman sayilarinda ve
ndron sayilarinda farkli denemeler yapilmistir. Gizli katman sayilar1 ve néron sayilari
icin 9 adet Yapay Sinir Ag1 modeli denenmistir. Sistemde denenen farkli gizli
katman ve o gizli katmanlar icinde bulunan néron sayilar1 Tablo 7.1.°de

gosterilmektedir.
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Tablo 7.1. Sistemde Denenen Farkli Katman Ve O Katmanlarda Bulunan Noéron

Sayilari
1 Gizli Katmanh 2 Gizli Katmanh 3 Gizli Katmanh
Yapi Yap1 yapl
Katmanlar I¢inde 16 16 x 8 16 x8x4
Bulunan Noéron 32 32x16 32x16x8
Sayilar 64 64 x 32 64 x 32 x 16

Bu farkli kombinasyonlar i¢cinde her bir yapi i¢in sistem 10 defa caligtirilarak

elde dilen veriler 1513831nda ROC egrisi grafigi Sekil 7.1.”deki gibi olmaktadir.

Grafikte True Positive Rate (Gercek Dogru Yiizdesi) olarak adlandirilan

kisim tiimor olan kisma sistemin de tiimor olarak etiketledigi kisim; False Positive

Rate (Yanlis Dogru Yiizdesi) olarak adlandirilan kisim tiimor olmayan kisma

sistemin tiimorsiiz olarak etiketledigi kisimdir.
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False Positive Rate

Sekil 7.1. 9 Farkli Yapay Sinir Ag1 I¢in ROC Egrisi Grafigi
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Farkl gizli katman ve farkli néron sayilar1 kullanilmasi sonucu elde edilen
ROC egrilerinin alt alanlarinin degeri kullanilan sistemlerin basarisi ile dogru orantil
olmaktadir. Tablo 7.2.“de ROC egrisinde kivrimin altinda kalan alanlarin denenen

yapilar i¢in degerleri gosterilmistir.

Tablo 7.2. ROC Egrisinde Kivrimm Altinda Kalan Alanlarmm (AUC) Denenen Noron

Ve Katman Durumlarma Gore Hesaplanan Degerleri

16x8x4 32x16x8 64x32x16
0.864 0.899 0.859
16x8 32x16 64x32
0.883 0.892 0.904
16 32 64
0.892 0.908 0.889

Tablo 7.2.°de goriildiigii lizere kullanilan sistem konbinasyonlarindan en iyi

sonucu tek gizli katmanli ve 32 noronlu yapi1 saglamaktadir.

Egri altinda kalan alan degerleri incelendiginde tek gizli katmanl, 32
norondan olusan yapay sinir agr mimarisinin en basarili sonu¢ verdigi (0.908)
gozlemlenmistir. Bu nedenle sistemin tek katmanli ve 32 néronlu yap1 ile ¢aligmasi
saglanmis ve Kullanilan 6zniteliklerin 2/3’4 Yapay Sinir Ag1 egitimi igin, 1/3°1 ise
sistemin test edilmesi i¢in kullanilmistir. Atanan her bir esik degeri i¢in tek katmani
ve 32 noronu bulunan Yapay Sinir Ag1 yapisi sistemin egitilmesi i¢in 5 defa
calistirilmig ve bu egitimin sonuglar1 dogrultusunda ROC egrileri ¢izdirilmistir. 5

farkli egitim sonucunda elde edilen ROC egrisi grafigi Sekil 7.2.°de verilmistir.
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Sekil 7.2. 5 Farkli Egitim Sonucunda Elde Edilen ROC Egrisi Grafigi

Yapay Sinir Agmin her egitim adimi sonrasinda sistemin test asamasi
calistirilmis ve her egitim modeli i¢in gergeklestirilen test sonuclarmmn ROC egrisi
grafigi olarak ¢izdirilmistir. 5 farkli test sonucunda elde edilen ROC egrisi grafigi
Sekil 7.4.de goriilmektedir.

Sistemin her bir egitim ve test i¢cin calistirilmasi sonucu bir matris elde
edilmektedir. Bu matris i¢indeki degerler sistemin tiimor aday bolgelerinin timor
olarak belirlenme (Dogru Pozitif) ya da belirlenememe (Yanlis Negatif) durumu ile
tumor olamayan bdlgelerin timor olarak etiketlenmeme (Gercek Negatif) ya da

etiketlenme (Yanlis Pozitif) durumunu géstermektedir.
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Sekil 7.3. 5 Farkli Test Sonucunda Elde Edilen ROC Egrisi Grafigi

Sistemin galistirilmasi sonucunda elde edilen degerler, duyarlilik ve 6zgiillik
degerleri sistemin basar1 durumunun gézlemlenebilmesi i¢in hesaplanmistir. Tabloda
pozitif timorld, negatif ise timadrsiz olan bdlgeleri temsil etmektedir. Yine tabloda
bulunan bilgilerin hangi amag¢ ile bulunduguna dair tamimlar ve hesaplanma

yontemleri Tablo 7.3.”de gosterildigi sekildedir.

Tablo 7.3. Verilerin Hesaplanmasinda Kullanilan Degerlerin Sunus Matris

Agiklamast
Gercek Durum
(+) ) Toplam
Test (+) a(DP) b(YP) atb
Sonucu ) c(YN) d(DN) c+d
Toplam a+c b+d at+b+c+d
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Duyarlilik; timorun gergekte oldugu bilinen goriintiilerde ylizde kaginda

yontem ile tespit edilebildigini gosterir.

Duyarhhk = a =+ (a +¢)

(10)

Ozgulluk; tumére sahip olmayan goruntilerin yizde kaginmn yontem ile

taninabildigini gosterir.

Ozgiillik = d + (b + d)

(11)

Yapay Sinir ag1 sonuglarinda Duyarlilk ve Ozgiillik degerlerinin

belirlenembilmesi i¢in iki farkli esik degeri kullanilmistir. Sistem i¢in esik degerleri

0.2 ve 0.4 olarak atanmustir.

0.2 esik degerleri i¢in sistemin ¢alistirilmasi sonucunda elde edilen verilerin

duyarhlik ve 6zgiilliilk hesaplamalar1 Tablo 7.4.‘de, 0.4 esik degerleri i¢in sistemin
calistirilmast sonucunda elde edilen verilerin duyarlilik ve 6zgilliik hesaplamalar1

Tablo 7.5.‘de gosterilmistir.

Tablo 7.4. 0.2 Esik Degerleri i¢in Test Ve Egitimde Ozgiilliik ile Duyarhlik

Ortalama Y zdeleri

0.2 Esik | Maksimum | Minimum | Ortalama | Maksimim | Minimum | Ortalama

Degeri | Duyarhlik | Duyarhbk | Duyarhihk | Ozgulluk | Ozgulluk | Ozgullik

Egitim %95.81 %94.56 %095.22 %80.43 %56.25 %66.79
Test %97.80 %92.03 %94.87 %76.19 %57.14 %64.35

Tablo 7.5. 0.4 Esik Degerleri Igin Test Ve Egitimde Ozgiillik ile Duyarlilik

Ortalama Y lizdeleri

0.4 Esik | Maksimum | Minimum | Ortalama | Maksimim | Minimum | Ortalama

Degeri | Duyarhihk | Duyarhlik | Duyarhhk | Ozgillik | Ozgillik | Ozgullilk

Egitim %95.65 %93.52 %94.32 %88.88 %76.47 %80.17
Test %94.48 %64.28 %91.47 %76.47 %64.28 %69.78
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Elde edilen veriler 1s1¢mda esik degerinin 0.2 alinmasi duyarliligi olumlu
yonde etkilemekte ama 6zgiilliigii olumsuz sekilde etkilemektedir. Ote yandan 0.4
seklinde bir esik degeri se¢ilmesi sonucunda duyarlilikta 0.2 esik degeri duyarlilik
sonuglarina yakin degerler elde etmeyi saglarken, 6zgiilliik anlaminda olumlu bir

sekilde sonug elde edilmesini saglamaktadir.

Elde edilen sonuglar incelendiginde, gelistirilen timor tespit sisteminin 0.2
esik degeri i¢cin hem egitim, hem de test asamalarinda olduga iyi sonuglar verdigi
gorilmektedir (ortalama duyarhlik degeri egitim igin %95,22; test i¢in %94,87).
Fakat bu duyarlilik degerleri i¢cin gelistirilen sistem oldukg¢a fazla yanlis pozitif
degeri iiretmektedir (ortalama 6zgiilliik deger1 egitim i¢in %66,79; test icin %64,35).
Tumor tespiti i¢in esik degerinin 0.4 secilmesi durumunda ise duyarlilik degerlerinde
biiyiik bir degisimin olmadig1 (ortalama duyarlilik degeri egitim i¢in %94,32; test
icin %91,47) ama yanlis pozitif bulma oraninin biiytik 6lciide iyilestigi belirtilmelidir
(ortalama 6zgtllik degeri egitim icin %80,17; test icin %69,78). Ortalama 6zgullik
degeri agisindan test degerinin egitim degerine gore yeteri kadar gelistirilememesinin

nedeni Sekil 7.3’te mor ile gosterilen test basarisinin oldukga kotii olmasidir.

Gelecek caligmalarda farkli yapisal ve dokusal 6zniteliklerin ¢ikartilmasi ile
Onerilen sistemin basar1 sonuglar1 arttirilabilir. Ayrica gelecek ¢alismalar icin Sekil
6.6. Oznitelik-Agirlik Durumu Grafiginde gosterilen smiflandirma kabiliyeti yiiksek
Ozniteliklerin kullanilmasinin (esdeger ¢ap, asil eksen uzunlugu (y ekseni), En biiyiik
0zdegerleri, kutu sinir1 ve asil eksen uzunlugu (z ekseni)) tiimor tespit basarisini
arttiracag1 ongorisiinde bulunulabilir. Elde edilecek 6znitelikleri smiflandirmak igin
farkli algoritmalarin ve mimarilerin kullanilmasi ile ortaya konulacak hiyerarsik ve
komite yapilt siniflandiricilarin hem duyarlilik hem 6zgiilliik degerlerinde iyilestirme

gerceklestirebilecegi Ongoriilmektedir.
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