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OZET

MAGNETIK REZONANS GORUNTULEME VE GABOR DONUSUMU
iLE TUMOR VE ODEM SINIRININ BELIRLENMESI

Aziz ilyas OZTURK
Yiiksek Lisans Tezi, Elektrik-Elektronik Miihendisligi
Damisman: Yrd.Do¢.Dr.Yasar Nuri SEVGEN

Subat, 2018- 84 Sayfa

Manyetik Rezonans Goriintlileme, diizglin manyetik alan igerisinde
radyo frekans darbeleri ile uyarilan dokularin tepkesinin alinarak goriintiiye

doniistiirilmesi islemidir.

Cogu tarihgede oldugu gibi Manyetik Rezonans Goriintiilemenin
baslangici kesin olarak bilinememekle birlikte, Matematik¢i Jean Baptiste
Joseph Fourier’in Fourier Doniisiimii’nii gelistirmesinin, kendisini Manyetik
Rezonans Goriintlileme’ nin mutlak onciilerinden biri haline getirdigini kabul

edebiliriz.

Felix Bloch ve Edward Purcell Niikleer Manyetik Rezonans’in mucitleri
olup 1920’11 yillardan sonra manyetik rezonans goriintiilemenin gelistirilmesi
acisindan Wolfgang Pauli, George Eugene Uhlenbeck, Samuel A. Goudsmit’in

caligmalar1 biiyiikk 6neme sahiptir. .

MR fiziginin temel prensibi olan diisiik ve yiiksek proton enerji
seviyelerinin deneysel ispati ise 1933 yilinda Ottostern ve Walther Gerlach

tarafindan yapilmistir.

Kanserli bir farenin ilgili bolgedeki dokusunu inceleyerek normal
dokudan daha fazla hidrojen icerdigini kesfeden Raymond Damadian MR

cthazini tip diinyast ile ilk tanigtiran kisi olmustur.
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1973 yilinda Paul Lauterbour radon doniisiimiinii kullanarak ilk olarak

MR goriintiisiinii elde etmistir.

1974 yilinda ise Jim Hutchison ve Bill Edelstein'inda i¢cinde yer aldig1 bir
bilim grubu tarafindan University of Aberden Ingiltere'de ilk MR cihazi

gelistirilmistir.

Manyetik Rezonans Goriintiilemenin caligma ilkesi en basit sekilde
tamimlanacak olursa, diizgiin bir manyetik alan igerisinde dokuya uygulanan
radyo frekansindaki kisa siireli darbelerin etkisiyle dokudaki atomlarin
hareketindeki degisimlerin alinarak sinyale doniistliriilmesi ve bu sinyalden

yararlanilarak goriintiiniin elde edilmesidir.

Manyetik Rezonans Gorlintiileme’de dokudan alinan sinyalin proton
yogunlugu, o dokuya iliskin goriintii sinyalinin Fourier Doniisiimii’ne denk

gelmektedir. Bu da gradient alanlarinin degisimi ile 6rneklenebilir.

Zamanla degisen manyetik alanlar, grandiyet olarak tanimlanir. (dB/dt,
tesla/sn  olarak Olgiilir) Gradientlerin ana statik manyetik alanla
karsilastirildiginda, ¢cok zayif olmasina ragmen, tekrarlayict ve hizli ve siirekli
bir on-off 6zelligi gosterir. Gradientlerin neden oldugu hizla degisen manyetik
alanlar, iletken cihazlarda elektrik akimina ve bazen de periferik sinirlerin

uyarilmasina neden olabilir.

Bu tezde Manyetik Rezonans cihazini olusturan boliimler, manyetik alan
olusumu, k-uzay1 verisinin meydana gelisi ve k-uzay1 Verilerinden goriintiiniin
nasil olustugu ve diflizyon goriintiileme anlatilmis ayrica beyin goriintiilerindeki
tiimor ve 6dem sinirlart Gabor Dontigiimiiyle tespit edilmistir. Tiimor ve 6demde
bulunan hasar gérmemis beyin dokulari da Gabor Doniisimii ile tespit

edilmistir..
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Anahtar Kelimeler: Magnetik Rezonans, K-uzayi, Diflizyon, Gabor

Doniistimii, RF
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ABSTRACT

DETECTING OF BORDER OF TUMOR AND OEDEMA WITH
GABOR TRANSFORM AND MAGNETIC RESONANCE IMAGING

Aziz Ilyas OZTURK
Master Thesis, Department of Electric-Electronic Engineering
Supervisor: Asist.Prof. Dr. Yasar Nuri SEVGEN

February, 2018- 84 Pages

Magnetic Resonance Imaging is the procedure of transforming tissue
reaction into the image by the help of electronic frequency in static magnetic
field.

Even thought the exact time of MRI’s beginning hasn’t been known, we
can easily accept Jean Baptiste Joseph Fourier, Mathematician as the precursor

of MRI by improving Fourier Transformation.

Felix Bloch and Edward Purcell are the invertors of Nuclear MR; after
1920’s, Wolfgang Pauli, George Egene Uchlenbeck, Samuel A. Goodsmit’s

studies are also very important for improving MRI.

The experimantel proof of low and high proton energy levels, that is also
the basic principle of MR physics, was done by Ottostern and Walther Gerlach
in 1933.

Raymand Damadian was the first scientist who explored more hydrogen
in a cancerous tissue of mouse. So, he was the one who introduced MR to

medical community.

Paul Lauterbour was the first scientist who had MRI by using radon

transformation in 1973.
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The first MR device was developed by a group of scientist, whom Jim
Hutzhison and Bill Edenstein took part in, in University of Aberden, England in
1974.

If we have to explain the working principle of MR Imaging; in a simple
way, short term impact tissue analysis applied RF in a smooth magnetic area;
doing tissue analysis by the help of manner of action of the atoms in the tissue,
change it to signals and transformed, into the image.

Time-varying magnetic field is called gradient. (It’s measured as dB/dt,
tesla/sn). Compared to basic static magnetic field to gradient; althought it’s very
weak, it has also a repeater and fast and continuous on-off characteristic.
Magnetic fields which change rapidly because of gradients result in electric

current in conductor devices, sometimes cause simulated peripheral nerves.

In the thesis, MRI device’s constituent parts, formation of magnetic field,
occurrence of k-space data and transformation of the imaging from the k-space
data, also diffusion imaging are explained briefly. On the other hand, tumor and
oedema borders are located by Gabor Method. And also not damaged brain tissue

in the tumor and oedema are located by Gabor Method.

Key Words: Magnetic Resonance, K-space, Diffusion, Gabor Transformation,
RF
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BIRINCi BOLUM

GIRIS

Manyetik Rezonans Goériintiileme, insan viicudunu girisimsel ( Kapali
olan damarlar 6zellikle kalp damarlarin1 agmak, sten takmak vb. tedavilerde
igne ile yapilan islem bi¢imi ) olmayan bir sekilde goriintiiler. 1970’lerde ortaya
citkmis ve yaklasik son yirmi yilda c¢ok biiyiik gelismeler kaydetmistir.
Giliniimiizde elde edilen goriintiiler kimi zaman bir fotograftan bile daha iyi
kalitededir. Cok iyi bir yumusak doku kontrasti sunabildiginden giliniimiizde
birgok hastaligin, 6zellikle kanserin ve felcin tanisal goriintiilemesinde yaygin

kullanilir.

Bilgisayarli Tomografi veya diger goriintiileme tekniklerinden Pozitron
Emisyon Teknolojisi ( Positron Emission Teknolojisi ad1 verilen ve damar yolu
ile enjekte edilen metabolik radyoaktif ajanlarin biriktigi normal veya patolojik
dokular1 gorlintiileyen niikleer tip gorlintiilemenin adidir. Genel anlamda
metabolik veya fonksiyonel goriintiileme igin kullanilir.) ile karsilagtirildiginda,
MR, iyonize radyasyon veya radyoaktif materyal kullanmaz. Diger X 1sin1
goriintiilemelerindeki gibi sadece bir fiziksel 6zelligi gozlemlemez. Proton
yogunlugu, difiizyon, doku perflizyonu gibi ¢esitli  parametreleri

gozlemleyebilir.

Manyetik rezonans tekniginde, manyetik alan pilin akimini
etkilediginden ve metal implantlar da hem artifakta hem de hasta giivenligi i¢in
tehlike olusturdugundan, kalp pili ve metal implant kullanan hastalar i¢in uygun
degildir. Ayrica hastanin ¢ekim esnasinda, goriintiide istenmeyen hareket

etkisinin ortaya ¢gikmamasi igin hareketsiz kalmasi gerekmektedir.



1.1 Problemin Tespiti

MRG cihazi tan1 amacl kullanilan en yaygin cihazlardandir.Yapilan
cekimlerde tiimor ve 6dem olan bolgelerde bu alanlarin sinirlarinin belirlendigi
gorintiiler bulunmamaktadir. Bu ¢alismayla tiimor ve 6dem olan bolgelerde, bu

bolgelerin kontrast farkliliklariyla sinirlarinin ¢izimi arastirilmastir.
1.2 Calismanin Amaci

Bu tez caligmasmin amaci, MRG cihaziyla yapilan ¢ekimlerde elde
edilen timor ve 6demli goriintiilerin Gabor Doniisiimii ile sinirlarinin ¢izilmesi

arastirilmistir.
1.3 Arastirmanmin Metodolojisi

Timor ve Odemli goriintilerin Gabor Doniislimii ile smurlarinin

c¢izilmesini aragtirmak amaciyla;

e Literatur arastirilmasi

e Gorlntlileme merkezlerinde kullanilan MRG goriintiilerinin
arastirilmasi

e Gabor Doniisiimii’niin arastirilmasi

e Gabor Doniisiimii’niin goriintiilere etkisi aragtiritlmistir
1.4 Unitelerin Plam

Tezin birinci bolimiinde problemin tespiti, amaci, arastirma
metodolojisi, ikinci bolimiinde Magnetik Rezonans’in olusumu, etkileri ve
sinyal yerinin bulunmasi yer almaktadir. Tezin ii¢lincii bliimiinde K-Uzay1’nin
ne olduguna ve K-uzayi’nda Goriintii olusumu, ve dordiincii boliimiinde Goriinti
Sekansi ele alinmistir. Tezin besinci boliimiinde Kontrast, Proton Yogunluklu,
T1 Agirlikli ve T2 Agirlikli Goriintiileme, altinct boliimiinde MRG Sekanslari
incelenmistir. Tezin yedinci bdliimiinde MRG Cihazleri’'nun Donanimi
anlatilmis, sekizinci bolimiinde MRG Artifaktlari’na yer verilmistir. Tezin
dokuzuncu boliimiinde Paralel MRG, onuncu bolimiinde Difiizyon
Goriintiileme yer almaktadir. Tezin onbirinci boliimiinde Gabor Dalgacik
Dontistimii ve uygulamalar1 bulunmaktadir. Tezin onikinci boliimiinde Sonug ve

Degerlendirme sunulmustur.



IKINCi BOLUM

MANYETIK REZONANS GORUNTULEME

2.1 Manyetik Rezonans

Sekil 2.1 ‘de gosterilen durum i¢in MR etkisi sadece H, C, F ve P gibi
spin kuantum sayisi sifir olmayan g¢ekirdekler i¢in gozlenebilir. Manyetik alan
i¢inde tutulan bir ¢ekirdegin elektromanyetik 1s51may1 dnemli 6l¢iide sogurulmasi
i¢in, ornek igerisindeki spin kuantum sayisi sifir olmayan ¢ekirdeklerin bollugu
cok olmali ve biiylik bir manyetik moment degerine sahip olmalidir. Bu iki
ozelligi bir arada tastyan gekirdekler *H, °F, 3'P’dur. Bu parcaciklarin manyetik
momenti, ddnen manyetik alan momentumu ile ¢ekirdege bagimli bir 6zellikte
bulunur. Protonlarin kendi eksenleri etrafinda donme hareketine, spin hareketi
ad1 verilir. Dogal olarak protonun pozitif elektrik yiikii de birlikte spin yapar.
Protonlarin spinleri vardir ve elektrik yiiklii pargaciklardir. Bu nedenle yiikli
pargacigin kendi etrafinda donmesi kendi manyetik alanini yaratir. Cekirdekte
iki niikleon varsa bunlar birbirlerinin spin hareketlerini yok eder ve buna baglh
olarak dogal manyetizasyon olmaz. Bu nedenle sadece tek sayida niikleonu
bulunan ¢ekirdeklerin dogal manyetizasyon ya da manyetik dipol hareketi
bulunur. Manyetik rezonansin olusturulmasimin altinda yatan temel kavram
budur. Manyetik moment, manyetik alanin giiclinii ve yoniinii gosteren vektorel

sistem ile tanimlanir.

Proton, tek protona sahip olan hidrojen (1H) atomudur. Dénme ozelligi
hidrojene 6zgii olmayip, proton veya notron sayisi tek say1 olan diger atomlarda

da bulunan 6zelliktir.

Hidrojen atomunun, {izerinde durulmasmin sebebi canli doku %60-
80’inin su (H20) olmasidir. Dolayisiyla MRG igin hidrojen 6nemli bir sinyal
kaynagidir.

(MANYETIK REZONANS GORUNTULEME FiZiGi ; Dr. Oktay Algm, Dr.
Ali Caglar Ozen, Dr. Ergin Atalar. Kisim 21 Sayfa 3)



Bir atomun belirli bir statik manyetik alan kuvveti etkisindeki donme

frekansi (Larmour frekansi) Larmour esitligi kullanilarak hesaplanir:

Sekil 2.1 Larmour frekansi

w=AB [2.1]

Sekil 2.1°deki Larmor denklemi doniis frekensinin matematiksel
denklemidir. Manyetik alana maruz kalan protonlar kendi etraflarinda donmeye
baslarlar. Doniis hareketinin frekans1 maruz kaldiklar1 dis mayetik alan ile

orantilidir. Bu doniis hareketine manyetik rezonans denir.
A, jiromanyetik orandir ve Hidrojen atomu i¢in degeri 42,57 Mhz/T dur.
B, Uygulanan dis manyetik alan siddetidir. Birimi Tesladur.

o, Manyetik alana konulan protonun Mhz olarak doniis hizidir. 1,5T i¢in 63.8
Mhz’dir.

Manyetik rezonansi olgmek igin, goriintiilenmek istenen doku, z-
yoniinde ve Bo manyetik alan yogunluguna sahip statik alan igerisine
yerlestirilir. Kisa siireli bir alternatif elektromanyetik alan statik alana dik olarak
dokuya uygulanir. Bu kisa siireli degisken elektromanyetik alan Larmor
Frekansina eslesen bir agisal frekansa sahip osilator tarafindan {iretilerek,

dokuyu ¢evreleyen bir bobinden gegiriliyor.


https://en.wikipedia.org/wiki/File:Pr%C3%A4zession2.p

Bo=2,89T manyetik alandaki protonlar i¢in mevcut ¢ekimin yapildigi

Larmor frekans: 123,2 Mhzdir. (Block, 2008)

RF darbesinin uygulanmasiyla protonlarin manyetik momenti tarafindan
gerilim indiiklenir. Indiiklenen bu gerilimin etkisiyle indiksiyon bobininden bir
akim akar. Akan bu akimin bobin iizerinde olusturdugu gerilim, bobin
uclarindan almarak degerlendirilir. Aliman bu sinyal Larmor Frekansi ile

salinima sahip ve sontimliidiir.
2.2 Relaksasyon Etkisi

Relaksasyon, RF darbesi uygulandiktan sonra enerjilenen dokunun

enerjisini birakarak eski durumuna gegme siireci olarak tanimlanabilir.

T1 Uzunlamasina Relaksasyon (Longitudinal Relaksasyon):

Manyetik alan icerisinde yerlesen protonlara salinim frekanslarina uygun
radyo dalgalari ile enerji aktarilir. Protonlar parelel durumlarindan saparak 90
derece ac1 yapacak konuma gelirler. Radyo frekans dalgalar1 sonlandirildiginda
protonlar sontimlii bir hareketle yeniden baslangi¢ konumlarna gelirler. Bu
stire¢ uzunlamasina relaksasyon ya da T1 relaksasyon olarak adlandirilir. Bu
stirece iliskin biyiikliikler disaridan algmabilmekte ve doniis siiresi de
Olciilebilmektedir (T1 siiresi). Dokularin  baslangictaki  uzunlamasina
kuvvetlerinin %63 nii kazanmalar1 i¢in gecen siireye o dokunun T1 relaksasyon

siiresi denir. Ornek olarak yag dokusu kisa T1 siiresine sahiptir.
T2 Relaksasyon (transvers relaksasyon):

Radyo frekans dalgalar1 sonlandirildiginda transvers manyetizasyon
kaybolmasi ile transvers relaksasyon olusur. Olustugu siireye T2 relaksasyon
zamani denir. Dokularin transvers manyetizasyonunun %63 niin kayboldugu

stire o dokunun T2 relaksasyon siiresi’dir.

MR ’da algilanan sinyal RF etkisinden sonra azalir. iki farkl relaksasyon
mekanizmasi vardir. Birincisi spin kafes veya uzunlamasina relaksasyon olarak
isimlendirilir ve dnceki uyarilmadan sonra uzunlama manyetizasyon Mz iistel
geri kazanimdir. Protonlar ve ¢evresi arasindaki enerji aligverisinde olusan etki

uyarilan sistemi termal denge haline dontistiiriir.



My = My(1— e /r1) [2.2]

Ikincisi spin-spin veya tranvers relaksasyondur. Statik manyetik alan
haricinde zamana gore manyetik alan degisimi meydana getiren insan kani,
metal parcalar gibi yapilar da vardir. Bu degisimlerin kaynag1 spinlerin arasinda
artifaktlar nedeniyle olusan manyetik etkilesimlerdir. Bu etkilesim MR
sinyalinde zaman sabiti T2 ile gosterilen zaman olarak bir azalmaya sebebiyet

Verir.

Hidrojen atomu manyetik alana yerlestirildiginde, islem Oncesi
miknatislanmasi ( M ), z ekseni boyunca yonlendirilmis uygulanan manyetik
alan Bo’a paraleldir. Denge durumunda Mz, Mo’a esittir. My, My ve M;’nin M’in
ti¢ bileseni oldugunu kabul edelim. Mx ve My ¢apraz miknatislanma durumunda
iken M; uzunlamasina miknatislanma halindedir. Hareket halindeki

miknatislanmadan gelen MR sinyali Bloch denklemi ile agiklanir.

dﬁ =, =g M - My - Mog—Myz >

dat T2 T2 T1 [2.3]

Hesaplamadan sonra ¢apraz iiriiniin ii¢ bileseni, sabit dis manyetik alan
i¢in
dMy

dMz; My dMx 1 1
Wz~ Mopy, Hx oM, — =My ve 2 = — oMy — — My [2.4
dt T1 2" 4t 0%y X dt 07X v [2.4]

Spin — kafes bozulmasi olarak ta adlandirilan T1 releksasyon zamant,
dokularin magnetik alanla etkilesime girmesi ile dlgiiliir. Oyle ki, boylamasina
miknatislanma vektorii Mz’ nin denge konumu Mo’a doniisii sirasinda 6lgiilen
zamandir. Mz nin denge miknatislanmasinin % 63’ {ine ulagmas1 zaman alir ve
manyetik alan kuvvetinin artmasiyla artar. M:’nin denge konumuna geri
donmesi, tekrarlama siiresi TR ile de iligkili olup, (TR kullanici tarafindan

secilen parametredir ) fonksiyon olarak;
My = My(1—e™ /1) [2.5]

Biciminde verilir.



Denklem 2.5, 90° RF darbesi uygulandiktan sonraki 6zel durumu ifade
eder. Pozitif z ekseni i¢inde net manyetizasyon yavas yavas negatif eksenden

denge durumuna geri donerse denklem 2.6 asagidaki gibi yazilir.
My = My(1 — 2e~ /1) [2.6]

Uzunlama manyetizmanin geri kazanim orani1 T1 relaksasyon zamanu ile
verilirken transversal relaksasyon T2 ile karakterize edilmektedir. T2 transversal
relaksasyon zamani, T1 relaksasyon zamanindan daha kisadir. Sinyal T2 toplam
ikievreli sinyalin %37sine ulasildig: siiredir. Transverse manyetizasyon M, 'nin
denge konumuna doniis siiresi olan T, eko siiresi olan TE’ nin bir islevi olarak,

Myy = Mo.e ~TR/T1 [2.7]

bigiminde verilir.

T SR SRR

/

[
‘\“""‘-1_

Mo(l_ze—TR/Tl) Mo(e—TE/TZ)

TE

Sekil 2.2 Uzunlamasina releaksasyon zamani (sol) spin-spin relaksasyon zamani
(sag)

Manyetik rezonans goriintiileme sirasinda hidrojen atomlar1 ana
manyetik alan yoniinde bir miknatislanmaya sahip olur. Radyo frekansinda bir
manyetik alan uygulandiginda bu vektorler yon degistirir ve ana manyetik alana
dik olan diizlemde (x-y diizlemi) bilesenleri olusur. "Uzunlamasina

Manyetizasyon", miknatislanma vektoriiniin x-y diizlemine dik bilesenidir

Ozet olarak

Asagidaki dort madde MR goriintiilemeyi dogru sekilde agiklayabilir.



(1) Protonlarin miknatislanmas1 doku manyetik alana girdiginde Z
yoniinde hizalanir.

(i) Larmor frekansinda wo, bir bobin dikey RF darbesi ile xy diizlemine
egilebilir.

(ili)  RF darbesinin uygulanmasiyla indiiksiyon bobinde kiigiik bir voltaj
tespit edilir.

(iv)  Enlemesine olan bilesen T2 relaksasyon zamani ile azalir; diger
yandan uzunlamasina olan bilesen ise Ti relaksasyon zamani ile

gevser.

2.3 Sinyal Yerinin Belirlenmesi ve Gradientlerin Uygulanmasi

MR dokudan bir sinyal almaya imkan saglamasina ragmen mekansal
olarak rezonans yapan protonlar belirlemek i¢in imkansizdir. Ilave gradient
alanlar kullanarak mekansal bilgi elde edilir. Bu gradient alanlar x, y ve z

yonlerinde birbirinden ayr1 olarak anahtarlanabilir.

Burada x, ( x, y,z) magnetin isocenter’ina gore bir konumdur ve G (x) ise
gradient alaninin x yoniindeki egimidir. Gradient alanlarinin yonlendirilmesi
her zaman statik alana paraleldir. Bu nedenle gradientler yalniz x yoniindeki
alan siddetine degistirir. Larmor frekansi alan kuvvetine orantilidir ve

gradient devreye girdigi zaman konuma bagli hale gelmektedir.

MRG tarayicisinda kalici olarak tiretilen homojen manyetik alan olan Bo,
tipik olarak 1,5 T veya yerin manyetik alan giiciiniin yaklasik 30.000 katidur.

Bo alani, bas-ayak yoniine dogru polarize edilir.

Dokunun belirli bir kesitini z yoniinde incelemek i¢in, uyartilacak kesiti
tam olarak secebilmeliyiz. Dilim se¢imi, z yoniinde Bo’a bir gradient alan G
uygulanarak yapilir. Proton, Gz’nin G/cm cinsinden verildigi konumlarina
bagli olarak dogrusal olarak farkl: frekanslarda spin yapar.

w(z) = y(Bo + G,2) [2.8]



RF darbesi uygulandiginda sadece rezonans frekanslari RF darbesine
uyan doniisler etkilenir. Bu alan yoniine dik dar bir alanin uyartimin

mumkuin kilar.

Ayni sekilde x ve y yonlerine gradient alanlarini uygulayabiliriz, boylece

(x,y) konumundaki Larmor frekans1 w(x, y) olur;
w(x,y) =vBo +yGxx +yGyy [2.9]

Bu sekilde Rf bobinindeki olgiilen sinyalden uzamsal bilgileri

cikarabiliriz. (Holgersson ve Svérd, 2004:Sayfa 5 )



UCUNCU BOLUM
K-UZAYI
3.1 K-Uzay1

Uzamsal kodlama olarak adlandirilan sinyal lokalizasyonu i¢in bir diger
konsept RF darbesinin ardindan ,manyetizasyonun presesyon sirasindaki
egim alanlarinin olusturulmasina dayanir. Protonlar alan kuvvetinde bir
degisiklik yasandigindan, magnet i¢indeki uzaysal pozisyona gore presesyon
frekansina kayma yapar. Herhangi bir gradient yoksa ve relaksasyon etkileri

gozardi edilirse,

M. (X,t) = Mo(X).e'® [3.1]

ile kompleks diizlemde tarif edilir. Dokunun mekansal olarak degisen bir
proton yogunlugu vardir ve Mo biiyiikliigii x’e baglidir. Frekans degisiklerini
hesaba katarsak zaman ve konuma bagli olarak faz siiresi gereklidir. Frekans

degisikliklerine gradient alanlar1 sebebiyet verir.

M. (x,t) = Mo(x)e'(@! * @) = M(x)elrt o) [3.2]
G(t).x = Gy (t).x + Gy (). y + G,(t). 2 [3.3]
Burada x = (x, y, z) dir.

(p(X,t):foT Aw(x,T) dT:fOT YAB(x,1) dT:fOT yG(7)xdt [3.4]
:nyTG(T).dT. x=2mck(t).x [3.5]
Burada k(t) k-uzay konumudur.

k(®) =y [, G(v) dt [3.6]
3.4 ve 3.5 denklemleri kombinasyonu sonucu

M. (X,t) = Mo(x)e'edt g2rikOx [3.7]
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Tiim uyarilmis protonlar U (t) bobininde indiiklenen voltaja katkida

bulunurlar bu da transvers manyetizasyonu ile orantilidir.
U(D) = ] Me petax = ] Mogoen . e27kO gy [3.8]
= et [ p(xy . e2KOX g [3.9]

Proton yogunlugu p(x) ,diger bilesenlerin uzaysal olarak degismez
oldugu ve sabit ¢ ’ye dahil edildigi varsayilirken, manyetizasyon biiyiikligi
Mo dan ayrilmistir. Sinyal su sekildedir:

S(t) = et U(t) = & [ pr . e27O% gy [3.10]

Bu denklem ile MRG sinyalinin proton yogunlugunun Fourier
dontigiimiine karsilik geldigi goriiliir. Dokunun mekansal bilgisi, zamanla
degisen gradient alanlarini kullanarak 6rneklenebilen Fourier doniisiimii olarak
kodlanir. Cogu MR goriintiisii, Fourier doniisiimiiniin matematiksel 6zellikleri
kullanilarak olusturulur. Fourier doniisiimiiniin t zamaninda 6rneklendigi bilgi
denklem 3.7°de tanimlanan k-uzayr konumu k(t) ile verilir. Fourier uzay1 li¢
boyuta sahiptir. Mekansal kodlama kesit se¢ici uyarim ile birlestirildigi zaman
Fourier Doniistimii iki boyutlu bir fonksiyona indirgenir. Cogu doku i¢in T1 ve
T2 relaksasyon zamani konuma baglidir. Bu sebeble relaksasyon terimleri
integral i¢ine dahil edilir. Alinan sinyal module edilmis spin yogunlugunun

Fourier Transformasyonu’dur. (Block, 2008)

3.2- K-Uzayr’ndan Goriintii Olusumu

Denklem 3.6’ya gore t zamanindaki Fourier uzayindaki pozisyonun, RF
uyartimindan sonra devreye giren gradient alanlarma baghdir. Gradient
alanlarinin  belirli zaman araliginda denklem 3.7 k-uzayinda yoriingeyi
hesaplamak 1i¢in kullanilir. Yapilan c¢ekim esnasinda nesnenin Fourier
Transformasyonu stirekli 6rneklenir. Gradient alanlari, goriintii olusumu ig¢in
yeterli Fourier verisi alinacak sekilde degistirilmelidir. (Merboldt ve digerleri,

1986:258-266 )
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K-uzay1 genellikle kartezyen Ornekleme denilen satir satir 6rnekleme
olarak anilir. MRG tekniklerinden Flash yontemine gore RF uyartimindan sonra
k-uzay1 6rneklenir ve her tekrar igin bir satir meydana gelir. Bu sebeble 64 x 64
piksellik bir goriintii i¢in 64 tekrar gereklidir. Sekil 3.1 Flash dizisinin k-uzay1
yorlingesini, gradient alanlarin gerekli zaman-gidisini gosteren dizi zamanlama
diyagrami ile gosterir. Sekans RF uyartimi ile kesit se¢ilimi ile baglar. Uyarim z
yoniiyle smirlidir. Alinan sinyal, Kesitin X-y diizleminde iki boyutlu Fourier
Transformasyonudur. Yani alinan sinyal frekans diizlemindedir. RF darbesinden
sonra proton spin fazlari esittir. K-uzayimin satirinin 6rneklenmesi karsit genlikli

gradienti degistirerek olur. Sinyal sabit drnekleme hizinda kaydedilir.

Satirlar tamamlandiginda doku goriintiisii ters Fourier donlisimii ile
olusturulabilir. Ornek noktalarin esit mesafede bir 1zgarada bulunmasi kartezyen
orneklemenin avantajidir. Bu sebeble ters hizli Fourier doniisiim kulanarak basit
bir yap1 olusturmak miimkiin olabilir. Bu yap1 dokunun k-uzayr konumuna goére
islenmemis veri matrisinde diizenlenip her boyutta matrisin FFT’sinin
hesaplanmas1 sonucu elde edilir. Iki boyutlu durumda FFT ile her matris satiri
ve siitunu i¢in ham veri matrisiyle ayni sayida girdisi olan dokunun goriintiisii

gerceklestirilir.
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Segici Uyanima Mekansal Kodlama
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Sekil 3.1 Genel bir FLASH dizisinin zamanlama diyagrami.

Alttaki ilgili 6rnekleme yoriingesi (koyu ¢izgi, dizinin bir dongiisiine karsilik
gelir). K-uzay1 yoriingesi de denir.
Ustteki sekil igin;

a) RF darbesi
b) Kesit se¢imi
c) Gerisarme
d) Onfazlama
e) Okuma

f) Bozulma
3.3- Frekans Bolgesi K-uzay:

Ideal durumda quadrature bobinlerinde elde edilen sinyal su sekilde

tanimlanir;

S(t) = II p(x,y).et@ritrG) 2Bt gy g [3.11]
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Burada p(x,y) pozisyonundaki (x,y) proton yogunlugudur. Ortogonal
bobinler sirastyla sinyalin gercek ve sanal kismi1 olan x ve y yoniinde sinyal alir.
Her dilimin y yonii simdi faz kodlama yonii ve x kodlama yonii frekans kodlama
yonii  ( okuma kodlama yonii ) olarak tanimlanir. Bu kodlama goriintiiniin
mekansal frekanslarini iceren k-uzay adli sinyal odasini tanimlar. K-uzayinin
eksenleri sirastyla faz ve okuma igin kpc Ve Kro olarak adlandirilir ve asagidaki

gibi tanimlanir.

ke = 2= [ Gpe(t) dlt [3.12]
_Y

Keo = —— [ Gro (1) dlt [3.13]

Bu, sinyal denklemini daha kompakt bir sekilde yazacak olursak su sekilde olur;

S(k)= [ P()e? kT dr [3.14]

Burada k=(kpc, kro) bir vektordiir.

kg
- i
* 4P s
\/ AN : -
. \ : -
| \\ :
K i k—
esit . S
'\ N
\ ety
Okuma : i AN H
Faz ‘ ) -
Sekil a §eld b

Sekil 3.2 2D gradient eko darbesi ve k-uzayi yoriingesi ( Holgersson ve Svérd,
2004:6)
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DORDUNCU BOLUM
GORUNTU SEKANSI
4.1 Goruntii Sekansi

Ham MRG verileri, faz kodlu ve frekansla kodlanmis ( okuma uyarisi )
dizinlenmis, k-uzayinin 6rneklenmis bir formudur. Gradient dalga formlari
olusturarak k-uzayinin hangi kisminin belirli bir numuneyi elde edebilecegini

se¢mek miimkiindiir.

Konvansiyonel edinimde, okuma yoniindeki her satir, k-uzayimnin bir
yanindan digerine esit uzaklikta taranir ve sonucta k-uzayindaki bir Kartezyen
1zgara olusturulur.( Sekil 4.1b ). Bu 1zgaranin 6rneklemesi, (sekil 4.1.a) ’da
gosterilen 2D gradient eko darbe dizisi kullanilarak yapilir. Burada gradient
yankisi, okuma gradientinin polaritesi degistirilerek tiretilir. Dilim se¢imi dahil
olmak iizere bu siralama, k-uzayinda elde edilecek satir sayis1 kadar tekrarlanir.
Her seferinde, alanin dogru dolagimini garanti etmek i¢in faz kodlama gradienti

kullanilir.

MR’da kullanilan bir¢ok parametre vardir. Burada iki onemli nokta
belirtilmistir. Ik olarak, goriintii alanindaki ve k-uzaymnda ifade edilebilen
goriintli veya goriis alan1 FOV ( goriintiileme alani1 ) boyutu vardir.Kartezyen

ornekleme kullanilarak, k-uzayinda
FOV = - ile belirlenir. [4.1]

Burada Ak | k-uzayinda &rnekleme araligidir. ikinci parametre, iki nokta

kaynaginin ¢oziimlenebilecegi minumum mesafeyi 6lgen uzaysal ¢oziintirliik é
*dir. Eger Kmax V& Kmin maksimum ve minumum frekanslara karsilik sinyalin
genlik degerleri ve uzamsal ¢oziiniirliikk, k-uzaymmin daha biyiik bir kismu

orneklendigi i¢in ideal olarak sifira yaklagacak olan;

o= — - [4.2]

kmax—kmin

ile verilir.
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Sekil 4.1 Blok dizisi i¢in bir zamanlama diyagrami ve k-uzaymni ge¢mek i¢in

ortaya ¢ikan yoriinge ( Holgersson ve Svérd, 2004:7 )
4.2 Goriintii Olusumu

Dokudan alinan sinyaller, goriintiilenecek olan bolgenin tiim kism1 hakkinda
bilgi saglar. Uzamsal bilgiye sahip degillerdir. Her sinyal bileseninin baslangi¢
noktasi belirlenemez. Bunu gradientler saglar. Mekansal bilgiler i¢in x, y, z

yonleri icin gradient gerekmektedir. Islevlerine bagl olarak bu gradientler ;

e Kesit segme gradienti
e Frekans kodlayici gradient

e Faz kodlayici gradientlerdir.

Yon eksenlerine gore Gx, Gy ve G; oryantasyona gore aksiyel, sagital ve

koronal olarak adlandirilir.
4.2.1 Kesit Se¢me Gradienti

Frekans veya Faz gradientlerinden 6nce goriintii alinacak kesiti se¢gmek
icin kesit se¢gme gradienti kullanilir. Kesit se¢me gradienti RF puls ile ayn1 anda
uygulanir. RF puls’in bandgenisligine uygulanan gradient degerinin degisimi

kesit kalinligin1 degistirir.

Her {i¢ gradient i¢in kesit i¢inde bulunan protonlar farkli frekanslarda
donmeye baglar. Sargidan alinan sinyalin frekansi protonlarin konumuna bagli
olarak degisir ve her sinyalin hangi dokudan geldigini biliriz. Bu bilgi MR

gorintiisii olusturmak i¢in kullanilir.
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2D goriintiileme semalarinda tiglincli uzaysal boyuttaki sinyal tepkisi
kisitlanmalidir. Bu segici olarak uyartilan (uzunlamasina miknatislanmay1
capraz manyetizasyona doniistiiren) goriintiileme hacmi i¢indeki iyi tanimlanmis
bir dilim dokusunda dondiiriilerek gergeklestirilir. Bu, secilen dilim diizlemine
dik bir eksene bir gradient vererek dogrusal bir degisime neden olur. Bu, segilen
dilim diizlemine dik bir eksene, o eksen boyunca rezonans frekanslarinin
dogrusal bir degismesine neden olan bir alan yiikleyerek gerceklestirilir. Dar bir
frekans araliginda (RF bant genisligi Af olarak gosterilir) olusan RF enerjisinin
girisi, egimle belirlenen rezonans frekanslar1 RF’de bulunan frekanslara karsilik
gelen dilim se¢im ekseni boyunca sadece spinleri uyarir. RF darbesinden sonra,

dilim se¢im alan kapanir ve segilen dilimden ¢ikan sinyaller algilanabilir.

Nicel olarak uyarilmis dilim kalinlig1 ds cm cinsinden gradient genligi Gq

ve RF bant genisligi Af ile iligkili dir
Af=yu*Ga*ds [4.3] (Morris,1986 )

Ornegin herhangi bir gradient olmadan tiim protonlar 64.000 Mhz’de
rezonansa ve 64.001 Mhz ila 63.999 araligin1 kapsadigin1 varsayalim.RF bant
genisligi (& f) 0.002 Mhz yani 2000 Hz’dir. 0.5 Gauss/cm gradient genisligi

uygulanirsa ve RF darbesi verilirse uyarilan dilimin kalinligi sudur;

2000 Hz

H7—oscauss — 0.94 cm’dir. [4.4] (Keller,1990)

Gauss cm

4257

Eger daha ince bir dilim isteniyorsa, iki segenek belirginlesiyor.
a ) RF bant genisligi azaltilmali veya
b ) gradient genligi artirilmalidar.

Tek bir dilimin uyartimli oldugu varsayalim. Hangi dilim ve konumda
oldugu su sekilde agiklanabilir: gradient bobinleri, gradient sifir noktasinin
miknatisin manyetik bir merkezi (isocenter) olacak sekilde olusturulmustur.
Bunun anlami, {i¢ gradientin herhangi biri i¢in isocenterdaki Bo’in belirli bir
eksende oldugu anlamina gelir. Bu gradient isocenterin bir tarafinda Bo’in
dogrusal bir artigina ve isocenterin diger yanindan artan mesafeyle Bo’in lineer

bir azalmasina neden olur.
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Simdi uyartilan dilimin konumu belirlenebilir. RF ( Fo ) merkez frekansi
bir gradient yoklugunda protonlarin rezonans frekansina esit oldugundan ve

isocenterda bir gradient agikken Bo’da bir degisiklik olmadigindan yukarida

uyarilan dilim isocenterdan, O’Zﬂ = 0,47 cm uzakta bulundugu anlasilmaktadir.

Ancak bu baska bir soru daha ortaya ¢ikarmaktadir. Se¢ime bagli olmayan

bir dilim nasil se¢ilebilir. Yine iki secenek vardir.

a) Dilim se¢im gradientinin sifir noktasinin izolasyon izgesine gore
konumu degistirilir.

b) RF merkez frekansi, gradientler olmadan proton rezonans frekansindan
daha yiiksek veya daha diisiik bir rezonans frekansina karsilik gelecek
sekilde degistirilir.

Pratik hususlar ikinci se¢enegi zorlar. Yukarida ornekte oldugu gibi ayni
dilim kalinhig1 gradient ve bant genisligi (Af) kullanildiginda RF merkez
frekansi (Afo) i¢in gerekli degisiklik;

Afp = %ohﬂ. [45] (Keller, 199049)

Burada ofset, istenilen dilimin merkezi i¢in isocenter'ten olan uzakliktir.

Frekans1 = Fo olan RF belirli bir siire boyunca agilip kapatildiginda,
donme agis1 dilimdeki tiim derinliklerde ayn1 olmayacaktir (Sekil 4.2). Dilim
boyunca dénme agisinin diizensizligi, RF frekansinda farkli derinliklerde farkli
enerjiye sahip olmasinin bir sonucudur. Bir frekans araligini kapsayan RF ile
ilgili 6nceki ifadelerin oldukga siki bir zzmni varsayim aldigini goriiyoruz: F'deki
tiim frekanslar icin esit miktarda RF gii¢ girisi var ve bu araligin disinda bir gii¢

yok.

FT bu sorunun ¢6ziimiine isaret edebilir. Sekil 4.2 A’da gorildigi tizere,
RF'nin dikdortgen darbesi, zamanin karsisindaki genligin bir aciklamasi iken,
karsilik gelen RF giic dagilimi frekansa karsi genliktir. Dikdortgen darbe
zarfinin FT, "sinc" dalga formu olarak adlandirilan sin x / x islevi tarafindan
tanimlanan bu egridir. Zaman ve frekans alanlar1 arasindaki yukarida bahsedilen
karsiliklilik nedeniyle, 6nerilen ¢6ziim onerilmektedir (Sekil 4.2 B). Dikdortgen
frekansl bir alan profili isteniyorsa, bir dikdortgenin FT'si, yani sinc sekli, RF
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darbesinin gereken zaman alani tanimlamasidir. Uygulamada, frekansi = Fo olan
RF pulsu, darbeyi miknatistaki RF sargisina gondermeden once sinc dalga
formuyla ¢arpilir. Goriintiileme hacmindeki uyarilmanin tek bir dilime nasil

sinirlandirilacagn goriiliir.

Fo frekansh RF /!\ Uyrarma
: Ciic
A I ‘II ANARAY ¢ [ | Speltrumu
||.|||||||||I| I
RV VAR VARV i
- T Co
0Zaman —, T Frekans & Fpaijt
B) !
Genlik III.'/E\:FU ﬂ.. Genli
o
AN A !
Joon N
. +— AFIT —-|
;:'m:n"_ — | » Frekans
o) fo— TE2 —f«—TEZ —+|
f\
e 90% 180°| II
—\ alR;
Gaitim ’_‘
Alicy

Eko f\
f\f“\f‘ II d'l'\‘«"\ -

Sekil 4.2 ( Keller,1990:51 )

a) Nedenler sezgisel olarak agikca goriilmese de, kisa frekansta veya tek
frekansli RF darbesi, RF giiciinlin sadece bir frekansta biriktirilmesine
neden olmaz. Bunun yerine RF giicii Fo merkezli bir frekans araligina
yayilir. Boyle bir RF darbesi dilim sec¢imi i¢in kullaniliyorsa, dilim
icerisindeki rezonans frekanslar1 boyunca RF kuvvetinin degisimi, dilim
boyunca ¢evirme agisi varyasyon gosterecektir.

b) Bu durum, dikdortgen RF gii¢ spektrumu vermek igin bir "sinc" seklinde
RF darbesi kullanilarak 6nlenir.

c) Sinc darbeleri, bir dilim segici spin eko sekansina dahil edilir. Bir
gradient puls yiiksekligi, gradientin genlik veya egimini ve genisligini

stiresini temsil eder. Gradient ekseni boyunca pozitif bir yonde hareket
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ederken gradientin B, degerini arttirip azaltmamasina neden olup
olmadig1 yukar1 veya asagi darbe ile gosterilir. Guin'in kii¢iik negatif
gidis lobu, dilim segici 90° darbesi sirasinda ortaya ¢ikan faz distsiinii

aciklar.
4.2.2 Frekans Kodlama

Mesafeye gore degisen gradient uygulanarak sinyal frekans kodlanir.
Frekans kodlama gradienti yatay eksende bulunan protonlarin doniis frekansini
herhangi bir degerde diisiik ve yiiksek oluncaya kadar degistirir. Yatay eksende

protonlar kodlanmis olur.

Sinyallerin kesitten geldigi noktalar1 belirlemek icin bir gradient
uygulamak gerekir. RF darbesi ile istenilen kesit uyarildiktan sonra bu gradient
ortadan kaldirilir. Bu kesit gradientine dik eksenli bagka bir gradient uygulanir.
Bu frekans kodlama gradientidir.

Bu gradient, sinyal kaydindan hemen once baslar ve kayit siiresince
aktiftir ve protonlarin presesyon frekanslarini degistirir. Sinyal kayd: sirasinda
aktif olan gradient, kesit icerisinde bulunan protonlarin frekansina gore sinyal
uygular. Bu nedenle elde edilen sinyaller farkli frekanslarda olur. Frekanslardaki

sapma sinyallerin kesit i¢erisinde yerlesimini saglayabilir.

Aranan resim bilgileri aslinda dilimdeki c¢esitli konumlardan
kaynaklanan MR sinyalinin genligidir. Frekans kodlamasi ve faz kodlamasi
olarak adlandirilan, iki boyutu kodlamak icin iki ayr1 islem kullanilir. Once

frekans kodlamasi tartisilacaktir.

Goriintii diizleminin bir ekseni boyunca mekansal bilgi edinmeye yonelik
genel strateji sematik olarak (Sekil 4.3A) gosterilmektedir. Duyarlilik nedeniyle,
aliciyr yalnizca yanki mevcutken acgik konuma getirmek ve bu "kazanma
penceresinin”" ortasinda eko bi¢iminin merkezini olusturmak arzu edilir. Bu
eylem, dilim secimi ile birlikte, dilim i¢indeki egrilerin dagilimi1 hakkinda bilgi
saglamaz, ¢linkii tiim konumlar ayn1 frekansta yankilanir. Alicinin agik oldugu
stire boyunca diizlemin iki temel ekseninden biri boyunca bir egimin
yerlestirilmesi alinan sinyalin, gradient ekseni boyunca spinlerin ¢esitli 6n asama

frekanslarindan kaynaklanmasina neden olur. Bu gradiente bazen "okuma", veya
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"frekans kodlama" gradienti denir. Okunan gradient varliginda elde edilen

sinyalin FT'si, dilimin okuma gradienti eksenine yansimasinin bir goriintiistidiir.

Bu eksende sadece okunan gradient darbesi ¢alinirsa, ekolarin siddetli
defaze olmasi ve eslik eden sinyal yogunlugunun kaybedilmesi beklenebilir.
Bunu 6nlemek i¢in frekans kodlama ekseni boyunca "defaze" olarak adlandirilan
baska bir gradient darbesi de uygulanir. Defaze gradient darbesinin alaninin,
okuma gradientinin yarisidir. Defaze, capraz miknatislanma fazini, bu eksen

boyunca konuma orantili miktarlarla degistirir (Sekil 4.3B).

p—TE/2 ——f—— TE/2—}
A) ™
RF 1 90° 'II 180°
d VY
Gaitim |
Defaz Olamma
Girekcans kodlama |
Ahca
Eke MY fs—
W
By 180° TE

Sekil 4.3 ( Keller, 1990:53 )

Sekil 4.3 A) Frekans kodlama gradienti, segilen dilimle iki ana eksenden birinde
oynatilir. Okunma derecesi darbesi, spin ekosu igindeki frekanslarin, frekans
kodlama gradyani ekseni boyunca yanit veren spinlerin pozisyonlariyla orantili
olmasima neden olur. Okuma gradientine bagli olarak yankinin asir1 derecede

fazlalastirilmasini 6nlemek i¢in "defazor" kullanilir.

Sekil 4.3 B) Enine diizlemde bir daire i¢indeki vektor yoniine gore fazlari temsil
etmek yerine, yararh bir diizenleme, dairenin + 180° ila -180° arasinda bir
eksende temsil edildigi bir faz ¢izelgesidir. Defazor, li¢ konum i¢in gosterildigi
gibi konumsal olarak bagimli bir faz degisimine neden olur. 180° darbesi bu
fazlari tersine gevirir ve okuma egiminin ilk yarisi tekrar fazlamaya neden olur;

tiim pozisyonlar yanki zamaninda fazdadir.



180° darbe, spin eko olusumunda oldugu gibi bu faz dagilimini tersine
cevirir. Gradientin ilk yarisinin alim penceresi lizerindeki hareketi simdi bu
eksendeki ilk egim darbesinin neden oldugu faz kaymasimi telafi etmek igin
etkimektedir. Bu sekilde, tam tekrarlama, TE zamaninda, diger bir deyisle alim

penceresinin merkezinde gerceklesir.

Frekans kodlama prosediiriiniin ayrintilari, bu eksen boyunca goriis

alanini belirler: (FOVs)
vGt. FOVs = BW [4.6]

Burada Gr frekans kodlayici gradient genligi ve BW alici bant genisligi.
Alict bant genisligi, Onceki boliimde tartisitlan RF bant genisligi ile
karigtirilmamalidir, ancak gesitli nicelikler arasindaki iligkiler her iki durumda

da benzerdir. (Keller,1990:54)

Alict bant genigligini ve FOV belirlemedeki roliinii anlamak i¢in, MR
alicisinin hareketini gézden gecirmek ve sinyal sayisallastirmanin ayrintilarini

incelemek gereklidir.

Alicida gelen RF sinyali, gonderilen RF ile alinan RF arasindaki fark olan
daha diistik bir frekansa dondistiiriiliir. Bu fark sinyali, sinyalin voltajin1 ayri
araliklarla 6rnekleyerek ve daha sonra bilgisayar tarafindan kullanilmak tizere
bu voltajlart dijital say1 olarak temsil ederek sayisallastirilir (Sekil 4.4).
Ornekleme teorisi, bir siniizoidal dalga formunun frekansmin dogru bir dijital
gosterimini elde etmek icin, dalga formunu dongii basina en az iki kez

orneklemek gerekir.

Sekil 4.4 ( Keller, 1990:54 )

Sekil 4.4 Acgik dairelerin zamanlarinda bir siniis dalgast (diiz ¢izgi)
"orneklenir" ve o zamanlardaki genlikler bilgisayar depolamasi igin

sayisallagtirilir. Bununla birlikte, siniis dalgas1 dongii basina en az iki kez (kapali
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daireler) orneklenmezse, siniis dalgasinin bilgisayar tarafindan temsil edilmesi

dalganin frekansinda yanlig bir izlenim verir.

Diizgiin algilanabilen etkin frekans araliklar1 (alic1 bant genisligi) dijital
ornekleme hizi ile kontrol edilir ve dijital 6rnekleme hizi, sayisallagtirilacak
sinyaldeki puan sayisi ve alicinin agik oldugu siire gibi uzunluklarla belirlenir.

Bu nedenle :
BW=N;/T [4.7]

Burada Nt karmasik noktalarin sayisidir ve T 6rnekleme zamanidir.
Olgiilen sinyalin karmasik bir noktasi, iki temel eksenin her birindeki vektor

bilesenlerini tanimlayan iki sayidan olusur. ( Henkelmann ve Bronskill, 1987 )

Omek olarak, GE Signa sisteminde uygulanan varsayilan degerleri
inceleyelim. Tiim matris boyutlari, frekans kodlama boyutunda 256 karmagik
nokta kullanir ve alim penceresi siiresi 8§ ms'dir. Alic1 bant genisligi:

_256/0,008 _ 3200+16kHz
2.0,008 2.0,008

BW

[4.8]

FOVs, okuma gradientinin genlik (Gr) varyasyonu ile ayarlanir. Gs = 0,5

Gauss / cm ise, 0 zaman :
FOVs=% 1600 Hz / 4257 Hz / Gauss * 0,5 Gauss / cm = 7,51 cm [4.9]
Gs arttik¢a, FOVr azalacaktir.

Bu cksende uzamsal ¢Oziinirligin bu goriintii boyutunda (FOVT)
kapsanan mesafeyle ve bu boyutu tanimlayan veri noktalarinin sayisiyla iliskili
olmasi gerekmektedir. Frekans kodlama ekseni boyunca piksel boyutu
(FOVi/Ny) tiiretilebilir, boylece:

FOVs/ Ni= 1/ (yGfT)® [4.10]

1 burada; karekod faz tespiti, 0 ve 32 kHz arasindaki frekanslar1 6rneklemek
yerine, yerel osilator frekansinin -16 kHz eksigi ile +16 kHz fazlasi araliginda

frekanslarin incelenmesine olanak tanir. ( Bushong, 1988 )
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Piksel boyutunun tanimindaki iki faktorii, FT'den sonraki noktalarin
yarisinin ek faz bilgisini verdigi gerceginden kaynaklanmaktadir. Denklem 4.10,

¢Oziinlirligl artirmanin iki yolu oldugunu gostermektedir:
a) Gr'yi artirmak, FOVy'yi azaltmak veya

b) FOV+'yi sabit tutarak N ve T'yi degistirerek.

4.2.3 Faz Kodlama

Frekans kodlama ve kesit belirleme gradientlerine dik olarak uygulanan
bu gradiente faz kodlama gradienti denir. Kisa siireli uygulanip kaldirilir. Bu
gradientin uygulandig1 sirada elde edilen sinyal kesitin hepsini temsil eder.
Sinyaller, goriintii i¢in gerekli olacak sekilde degistirilmis olmasina ragmen tiim
kesiti etkilediginden voksel bilgisi olusturulamaz. Bu bilgi i¢in islemlerin her

matris satir1 icin uygulanmasi gerekir.

Bu kodlamada islem sayisi arttik¢a piksel sayis1 artacagindan rezoliisyon
artar. Ancak toplam inceleme siiresi artar. Matris sayis1 diislik secilirse ¢ekim

stiresi diiser ve goriintii kalitesi azalir.

Frekans kodlama islemi, FT'den sonra, goriintii diizleminin okunan
eksene yansimasini verir. Ug bilgi par¢as1 korunmaktadir; frekans, genlik ve faz.
Frekanstaki degisiklikler okuma ekseni boyunca konum belirtir. Ve genlikteki
degisiklikler, her bir nokta tarafindan temsil edilen kolondaki toplam sinyal
yogunlugu hakkinda bilgi verir. Bununla birlikte, agsamadaki farklilik simdiye
kadar resim bilgisi saglamak i¢in kullanilmamistir. Kesitin iki boyutlu bir
gorilintiisii tiretmek i¢in, faz i¢i sistematik bir varyasyona neden olabilir ve bu da

uzamsal bilgiyi goriintii diizleminin kalan bir ana ekseni boyunca kodlar.

(Sekil 4.5) tam bir 2D-goériintiileme darbe dizisini gostermektedir. Daha
once diislinlildligiine gore darbe sekansina eklenen tek unsur, lciincii egim
ekseninde (faz kodlama ekseni) tek bir egim darbesidir. Bu faz kodlama
gradienti alim penceresinde olmadigindan, tespit edilen frekanslari etkileyemez.
Bununla birlikte, daha 6nce gérdiigiimiiz gibi, bu gradient darbesinden dolay1

transvers manyetizasyonun faz degisikligi faz hafizasi bi¢iminde korunacaktir.
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Indiiktif faz degisimi, gradientin genisligi ve siiresi ile o eksende dénmelerin

pozisyonu ile orantilidir.

RF f\lgoﬂ ﬂlsoﬂ
Giitim | ‘ |—|

Girsteans kodlama

Gz kodlama

Ahct

Sekil 4.5 ( Keller; 1990:58 )

Sekil 4.5 Uzamsal bilginin son boyutu, faz kodlamasiyla elde edilir. Her
goriintii, faz sifreleme gradyan lobu i¢in farkli bir amplitiid kullanilarak elde

edilir. Bu gradient hareketi, yanki zamaninda faz bellek olarak "hatirlanir".

Faz kodlamasinin uygulanmasi asagidaki gibi gergeklestirilir. Tam darbe
dizisi birgok defa (tipik olarak 128 veya 256 kez) yiriitiiliir ve elde edilen
sinyaller ayr1 olarak saklanir. Bir edinimden digerine yapilan tek varyasyon,
degistirilen faz kodlama gradient genligidir. Her bir veri kiimesinin
("goriintimler") ayr1 Fourier doniisiimii, okunan eksene sabit bir goriintii verir.

Bu goriintiiler frekansa gore beklenildigi gibi 6zdes oldugu varsayilir.

Bununla birlikte, bu MR goriintiilerinden herhangi birinin herhangi bir
konumunu segilip, ardindan bu asamada izleme goriiniimiine dogru ilerleyen
asama izlenecek olursa, varyasyon kaydedilirdi. Bu varyasyon bagka bir girisim
kalibidir. Gorlinlimden farkli bir noktadan sonra, farkli bir girisim kalib1 ortaya

cikar. Darbe dizisinin goriinimden goriinlime yapilan tek degisiklik, faz
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kodlama gradyaninin genligi oldugu icin, belirtilen girisim sekilleri, faz kodlama

ekseni boyunca faz degisikliklerinin toplamini yansitmaktadir.

Her goriintiiniin ilk noktasindan olusan bir veri seti olusturulur ve FT'ye
tabi tutulur (Sekil 4.6). Bagka bir veri seti, her goriintiide ikinci noktadan
toplanir, Fourier transforme edilir ve ayr1 olarak saklanir. Daha sonra, li¢lincii
noktalarin hepsi kullanilir. Sonug, frekans ve faz kodlama ekseni {izerindeki
konuma kars1 sinyal genliginin 3-boyutlu bir grafigidir. Genlikler gri dlgege

dontstiiriiliirse, sonug dilimin goriintiisiidiir.

Son olarak, faz sifrelemesini kantitatif olarak diisiinelim. Ayni veri
noktasini her bir goriiniim grubundan alarak olusturulan bir veri seti, bir girigim
modelinin ayrik bir dijital 6érneklemesini temsil eder. Bu nedenle, frekans
sifreleme boyutunda uygulanan ayni 6rnekleme teorisi ilkelerinin faz kodlamasi
icin de diistiniilmesi gerekir. Spesifik olarak, dongii basina en az iki kez numune
alma gereksinimi karsilanmalidir. Bir ¢evrimin faz kodlamasi icin her 180° faz
degisikligi icin en az bir drnek gerektiren 360° faz degisikligi gerekir. Bu,
gradient genligindeki artimli her degisiklik 180° 'lik bir faz degisimine neden
oldugunda, faz kodlama boyutundaki FOV'nin iki kenarmin faz kodlama
gradient ekseni boyunca bu konumlara karsilik geldigi anlamina gelir. Bu iki
nokta arasindaki pozisyonlarda, faz, goriis basina 180° 'den daha az degisir.

Denklem 2.25'e benzer olarak sunu yazabiliriz:

YGp*FOVp*T, = Np*nt [4.11] (Bottemly ve digerleri)

Burada, Np, faz kodlamalar1 (goriintiiler) sayisini, Tp, faz kodlama
gradient darbesinin siiresini, FOVp, faz kodlama boyutundaki FOV ve Gy, faz

kodlama gradientinin maksimum genligini ifade etmektedir.
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Sekil 4.6 2D-FT ile goriintii olusumunun sematik gosterimi. ( Keller, 1990:60 )

a)

b)

d)

Bu, 3 sise su ihtiva eden bir nesne (1, 2 ve 3 ile etiketlenmis) boyunca bir
kesiti temsil eder. Frekans kodlama eksenine yansitma, dilimin arkasinda
gosterilir.

Dilimdeki MR verilerinin toplanmast bir dizi spin ekosu verir
(goriiniimler). Her eko tiim dilimden iiretilir.

Tim gortiniimlerin Fourier dontisiimii, dilimin frekans kodlama ekseni
tizerine bir dizi goriintiiyli tiretir. Her ¢ikintinin zarf altindaki salinimlar,
faz bilgisinin yarisini temsil eder.

C'deki siitunlardan yeni bir veri kiimesi topland1 (eklenen goriiniimler
dolduruldu). Yeni veri kiimesinin bazi satirlar sinyal igermiyor ¢linkii bu
satirlar su bulunmayan frekans kodlama ekseni boyunca konumlara
karsilik geliyor. Gosterilen satirlardan ikisi sinyal igerir. Bu iki siranin
alt kismi tek bir frekansi igeren bir sinyaldir, iist sira ise iki sinilizoidal
girisim modelidir.

D'deki tiim satirlarin FT goriintiisiinii tiretir. Goriintii, A'da gosterilen
dilime karsilik gelmek tizere dondiiriilmeli ve ¢evrilmelidir. Su siseleri

her bir pikselden biyiikse, veriler daha karmasik bir goriiniise sahip
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olacaktir. Bir sisenin bir bolimiinden gelen rezonanslar, diger

boliimlerden kaynaklanan rezonansa miidahale eder.

Uzaysal ¢oziniirlik, faz kodlama yoniinde, FOV, / Np oranina esit olan

piksel boyutu olarak ifade edilebilir.
FOVp/ Np=7/(yGpT) [4.12] ( Wehrli ve digerleri, 1984 )

Dolayisiyla, faz kodlama gradyaninin genligini arttirarak (goriintiiniin
okunur dogrultusunda piksel boyutunu kontrol eden frekans kodlama gradientine
benzer sekilde) piksel boyutunu diisiirebiliriz. Bununla birlikte, alternatif olarak,

faz kodlama gradient siiresini artirabiliriz.
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BESINCi BOLUM
KONTRAST
5.1 Kontrast Nedir?

Kaydedilmis olan sinyal seviyelerindeki fark MRG’de kontrast1 verir.
Dokudan alinan sinyal seviyesi yiiksek ise doku goriintiisii parlak olur. Sinyal
seviyesinin distkligi karanlik goriintiiye sebebiyet verir. Gorilintii sinyal
seviyelerindeki duruma gore grinin farkli tonlarinda olur. Onceki boliimlerde
bahsettigimiz relaksasyon zamanlar1 proton yogunlugu, T1 relaksasyon zamani
ve T2 relaksasyon zamani sinyalin seviyesine etki eden faktorlerdir. Tiimor
dokularindaki T1 ve T2 degerlerinin normal dokulara gore farkli oldugunu

Damadian kesfetmistir.

Bir MR goriintiisiindeki belirli bir konumdaki yogunluk veya parlaklik,
o bolgede hareketli proton konsantrasyonu (proton yogunlugu, kisaltmasi N (H))
ile orantilidir. Goriintii oldukca "diiz" bir goriiniime sahiptir, yani yogunluk
yapidan yapisina pek degismez. Bu goriiniimiin nedeni N(H) 'nin farkli
dokularda biiyiik oranda degismemesidir. Bu nedenle, dokudan dokuya daha
fazla degisen diger kontrast kaynaklar aramak istenir; T1 ve T2 gevseme siireleri

kontrast kaynaklar i¢in iyi bir adaydir.

Esit hareketli proton yogunluguna sahip ancak farkli gevseme
ozelliklerine sahip iki bitisik doku oldugunu varsayalim. Her iki doku, goriinti
veri toplama isleminde oldugu gibi uzun bir spin-eko dizisine tabi tutulur. ilgili

iki onemli operator kontrollii edinim parametresi TR ve TE'dir.
5.2 Proton Yogunluklu Goriintiileme

Manyetizmanin biiyiikliigii proton yogunlugu ile orantilidir. Proton
say1s1 az olan bolgeler diisiik sinyal seviyesi olustururken proton sayisi fazla olan
bolgeler giiglii sinyal olusturur. Saf bir proton yogunlugu kontrasti elde etmek
igin verilerin ek sinyal modilasyonunun relaksasyon ve saturasyon
mekanizmalarindan kaginilmaktadir. Uzunlamasina manyetizasyon homojen
geri kazanimi i¢in uzun bir tekrar gecikmesi siiregelirken RF uyarimu ile veri

okuma arasindaki silirenin olabildigince aza indirilmesi gerekir. Okuma
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gecikmesi RF darbe ortas1 ve k-uzay merkezinin 6rneklenmesi arasindaki zaman
mesafesi olarak tanimlanan TE yanki siiresidir. TR ise iki RF uyarma darbeleri
arasindaki zamandir. Bir proton yogunlugu i¢in TE ulasilabilir minumum
zamanda olmal1 ve TR degeri biiylik olmalidir. Proton yogunluklu bir goriintii
elde etmek i¢in T1Vve T2 etkilerinin bastirilmasi gerekir. Proton yogunlugu ancak

yaklagik bir goriintii ile yaklasik olarak belirlenebilir.
5.3 T2 Agirhikh Goriintiilleme

T2 agirlikli kontrast eksitasyon ve sinyal algilama arasinda gegikkme
olusmasi i¢in ekoo siiresinin artirilmasi sonucu olusur. Kayip sinyal giicti T2
relaksasyon giiciine bagli oldugu spin-spin relaksasyon degerine bagli olaraktan
bozulur. T2 degeri kiigiik olan yerlerde sinyal azalirken biiyiik olan yerlerde bu

durumun tam tersi olur.

Spin eko tekniginde RF darbesinden sonra TE/2 periyodunda 180 °
dondiirme agisina sahip RF darbesi uygulanir. Bu manyetik momentlerin donme
yoniiniin teersine ¢evrilmesine neden olur. ilk TE/2 periyodunda meydana gelen
istenmeyen faz dagilimi geri salinir ve yeni darbeden sonraki TE/2 periyodunda
manyetik momentler ayni fazdadir. Dolayisiyla uyarilma dabesinden sonraki TE
periyodunda sinyalin genligi proton yogunluguna ve T2 relaksasyon siiresine
baghdir. K-uzay merkez 6rneklenmesi bu zaman noktasiyla senkronizesi sonucu
gercek T2 degerli goriintii kontrastt meydana gelir. T2 agirlikli goriintii kontrasti

genellikle kanserli dokular1 goriintiilemede kullanilir.
5.4 T1 Agirhikh Gériintii Kontrasti

Spin-spin relaksasyonu spin kafes relaksasyonundan hizli oldugundan
MRG sinyali T2 relaksasyon sinyali ile bozulur. Bu durum T1 relaksasyon siiresi
hakkinda bilgi vermez. Sinyal genliginin T1 relaksasyonuna bagli hale gelmesi
uzunlamasina manyetizasyonun eksik olarak geri kazanim yapildig: tekrarlayan
uyarimlar sayesinde olur. Dokunun bir bdlgesinde T1 relaksasyon siiresi uzunsa
cekimin sonunda bir miktar uzunlamasina manyetizma geri kazanilir ve bir
sonraki uyarma i¢in kulllanilir. T1 kontrastsizlik siiresi ile goriintii kontrastinin

modiilasyonu bir TE ve TR kullanilarak elde edilir.

30



Dokularin Ty degerine bagl goriintiileri icin MR sinyalinin T2 kontrasina
bagli verilerden ayristirilmasi gerekir. Bunun i¢in TE degeri goriintiilenecek olan
dokunun TR degerinden biiyiik segilir. TR degeri ise T1 degerine yakin deger
secilir. Goriintliler hepsi T1 ve T2 agirlikli oldugundan TE ve TR degerleri,

degistirilerek bu kontrast agirlikli goriintiilerin biri daha belirgin hale getirilir.
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ALTINCI BOLUM
MAGNETIK REZONANS GORUNTULEME

SEKANSLARI

6.1 Echo Planar Imaging

1987 yilinda kardiyak goriintiileme i¢in kullanildi. Bu sekans TR’yi
kisaltmayr amaglamaktadir. 1987 yilinda 4mm’lik ¢oziiniirliikle 40 msn’ye
diisiiriilen goriintii tarama stiresi 116 msn tarama siiresi i¢in 2,6 msn’ye kadar
gelistirildi. EPI pratik olarak sinirlidir. Donanim hizi ve gradient gegis hizi ile
siirhdir. Dezavatajlan ; hizli gegis icin gradient yiikseltme siiresi elde etmek

zordur.

Gradient gegisleri sistemde eddy akimlari olusturur. Bu da sistemde

parlak noktalar seklinde artifaktlara sebebiyet verir.

Iki farkli kimyasal ortamdaki protonun rezonans frekansinda kayma olur.
Buda su ve yag baskilama gibi ¢ekimlerde daha ytiksek gii¢lii manyetik alanlarda

yiiksek inhomajenite farkliliklarina sebeb olur.
6.2 Fast Spin Eko

Hizl goriintiilemeyi kolaylastirmak i¢in kullanilir. Bu sekans her RF uyarimi
i¢in bir satir toplanan uygulamadan farkli olarak uyartim basina daha fazla satir
toplamaktadir. Toplanacak olan A k-uzay ¢izgilerinden biri eko basina E ¢izgi
taramas1 yaparsa toplam edinim siliresi A/E oraninda azalir. FSE’nin

dezavantajlar ;

e Fazla RF giicii ki birden fazla hat elde etmek birden fazla 180° RF darbesi
uygulanmalidir. Bu da doku iizerinde biriken RF enerjisine sebep
olmaktadir. Manyetizma doyuma ulasir ve sinyal giicii azalir.

o E cizgileri farkil zamanlarda elde edilir ve her satir , farkli bir TE’de elde
edilen goriintiideki satira karsilik gelir. Yeniden olusturulan goriintii

yaklasik TE’ye karsilik gelir ve bulanikliga neden olur.
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¢ E hatlarinin herbirinin toplanmasi i¢in uygulanan faz kodlama gradienti
onemli bir zaman araligindan sonra, T2 bozunma etkisi belirginleserek

bulaniklagsma meydana gelir.
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YEDINCi BOLUM
MAGNETIK REZONANS CIiHAZI

7.1 MR Cihazinin Donanimi

MR cihazi gantri, bilgisayar iinitesi ve sogutma grubundan olusur. Gantri
initesinin boliimleri miknatislanmay1 olusturan magnet, kesit se¢imi, frekans ve
faz kodlamayi olusturan gradient sargi, RF darbesi gondererek dokuda

protonlarin yoniinii degistiren RF sargidan olugmaktadir.

Sekil 7.1 Gantri Sekil 7.2 Bilgisayar Unitesi
7.2 Gantri

Hasta masaya yatirilarak gantrinin igerisine dogru gonderilir. Cekim
yapilacak bolge hasta lizerinde lazer ile isaretlenerek gantrinin merkezine
gonderilir. Cekim siiresince hastanin hareket etmemesi gerekmektedir. Hastanin
¢ekim esnasinda yapacagi hareket goriintiilerin artifaktli gelmesine sebebiyet

verecektir.

Gantriyi olusturan boliimler; magnet, gradient bobini ve RF bobinidir.
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Sekil 7.3 Magnet

Sekil7.4 Gradient Sarg1 Sekil 7.5 RF Sarg1

Sogutma grubu; kapalt magnetlerde bulunan sivi He sarfiyatini en aza
indirmek i¢in cooldhead denilen parcanin 1sisin1 4 K’de sabitlemek amacgl
kullanilir. Coldhead’i ise kompresor denilen cihaz ile sogutulur. Sogutma iglemi
gaz He’un siirekli bir sekilde coldhead ve kompresor arasinda bulunan hortumlar

icinde dondiiriilmesi ile saglanir.

Sekil 7.6 Sogutma tinitesi
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7.3 Magnet

MRG en Onemli pargasidir. Magnet organizmada goriintiilemenin

yapilabilmesi i¢in manyetizasyonu saglar.

Miknatis biitlin tarayicinin en pahali kismi. En eski sistemler su
sogutmali direncli miknatislara dayaniyordu ve belirli uygulamalar i¢in daimi
miknatislar kullanmak miimkiindiir, ancak modern tarayicilarin ¢ogu siiper
iletken miknatislar kullaniyordu. Bunun nedeni artik MR i¢in arzu edilen yiiksek
alanlardir. Biitlin viicut diren¢li ve daimi miknatislar, agirliklart asir1 derecede
biiyiik olmadan 6nce 0.3 T alan kuvveti ile sinirlidir. Siiper iletken miknatislar
cok daha biiyiik alanlar olusturabiliyor ve su an var olan bir dizi 4.0 T tiim viicut
tarayicilart mevcut. Bu miknatislar, NbTi alasimi gibi, yaklasik 9 K kritik
sicakliginin altinda direncini kaybeden malzemelerden yapilmistir. Bir kez
baslatildiginda, akim, sivi helyum ile sogutularak sicakligin kritik sicakligin
altinda tutulmas: kosuluyla, bobinler igerisinde sinirsiz akacaktir. Bu
miknatislardan alanlar zamanla ¢ok kararlidir ve bu da bir MRG sistemi i¢in

gereklidir.

MR icin en 6nemli gerekliliklerden biri tabii ki alanin, ilgi hacmine
oranla 1 ppm kadar diisiik toleranslarla homojen olmasidir. Bu amagla, kurulum
tizerine alan, deligin icine yerlestirilen ferromanyetik bloklar1 kullanarak
miimkiin oldugunca esit sekilde disar1 alinmistir. Bunun yani sira, miknatisin
deliginde, bobinler olarak bilinen bir dizi direncli bobinler yer alir. Bunlar belirli
bir konum fonksiyonuyla degisen alanlar iiretir. Bunlar1 kombinasyon halinde
kullanmak sadece miknatisin homojen homojenligini arttirmakla kalmayip ayni
zamanda taranan nesnedeki duyarlilik farkliliklarina baglh olarak alan etkilerini

de azaltmak mumkiindr.

MR cihazinda kullanilan magnetler Siiperkondiktiv,permanent,rezistiv

magnetlerdir.

e Rezistif Magnet

Elektromagnet  prensibleri  kullanilarak  manyetik  alan

olusturulur..Biiylik ve siirekli akim degerine ihtiya¢ olup gii¢
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kaynagi  gereklidir. Maksimum 0.6T manyetik alan
olusturulabilir.

Permanent Magnet

Miknatisin iki kutbu arasinda manyetik alan olusturularak
ferromanyetik  materyallerden  olusturulan ~ magnetlerdir.
Maksimum 0.4 T’lik manyetik alan olusturulabilmektedir. Asiri
agirligl ,degisken manyetik alan ve maliyeti dezavantajlaridir.

Siiperiletken Magnet

Glinlimiizde en yaygin olarak kullanilan magnet tiiriidiir. Ayrica
en yiiksek manyetik alanin da elde edildigi magnet tipidir.
Stiperiletkenlik sivi He ile saglanir ( 4 K ) ve sivi He kaybmi
onlemek igin sogutma grubu bulunmaktadir. Sogutma grubu
coldhead , kompresor ve chillerden olusmaktadir. Coldhead
magnet iizerinde olup sivi He geri doniisiimii i¢in kullanilir.
Kompresor coldhead’i sogutmak i¢in Chillerde kompresoru
sogutmak i¢in kulllanilur. Chiller fanlar ile ayrica kendini hava
ile sogutmaktadir.

Bir niobiyum-titanyum veya niyobyum-kalay alagimi s1vi helyum
ile 4 K'ye sogutuldugunda, bir siiper iletken haline gelir ve
elektrik akimi direncini kaybeder. Siiper iletkenlerle insa edilmis
bir elektromiknatis ¢ok yiiksek istikrarla son derece yiiksek alan
kuvvetlerine sahip olabilir. Bu gibi miknatislarin yapimi son
derece pahalidir ve kriyogenik helyum pahali ve ele alinmasi
giictiir. Bununla birlikte, maliyetlerine ragmen, helyum sogutmali
stiper-iletken miknatislar, giinimiizde MRG tarayicilarinda
bulunan en yaygin tiplerdir.

Cogu siiper iletken miknatisin, siiperiletken tel bobinleri, bir
kriyostat ad1 verilen bir kapta s1vi helyuma daldirilmigtir. Termal
izolasyona ragmen bazen sivi azot igeren ikinci bir kriyostat
dahil, ortam sicakligit helyumun yavasca kaynamasiyla
sonuclanir. Bu tiir miknatislar, bu nedenle, sivi helyum ile diizenli
doldurulmasin1 gerektirir. Genellikle bir soguk kafali olarak
bilinen bir kriyo sogutucu, bazi helyum buharlarini s1vi helyum

banyosuna tekrar koymak i¢in kullanilir. Bir¢ok iiretici simdi s1vi
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helyum igine batirilmak yerine miknatis telinin dogrudan kriyo
sogutucu tarafindan sogutuldugu 'kriyojeniz' tarayicilar sunuyor.
Manyetik alan siddeti goriintii kalitesini belirlemede 6nemli bir
faktordiir. Daha yliksek manyetik alanlar, sinyal / giiriiltii oranini
artirarak daha yiiksek ¢oziiniirliik veya daha hizli tarama saglar.
Bununla birlikte, daha yiiksek alan kuvvetleri, daha yiiksek bakim
masraflarina sahip daha pahali miknatislar gerektirir ve artan
giivenlik endiselerine sahiptir. 1.0-1.5 T'lik bir alan kuvveti,
genel tibbi kullanim i¢in maliyet ve performans arasindaki iyi bir
uzlagsmadir. Bununla birlikte, baz1 uzman kullanicilar (6rnegin
beyin goriintiileme) i¢in, bazi hastanelerde su an 3.0 T tarayict

kullanan daha yiiksek alan kuvvetleri arzu edilir.
7.4 Gradient Bobinler

Gradient bobinlerinin gereksinimi iki tiirliidiir. Ilk olarak, bir yonde alan
tizerinde dogrusal bir varyasyon iiretmek ve ikinci olarak, mevcut gereklilikleri
ve 1s1 birikimini en aza indirgemek i¢in yiliksek verimlilik, diisiik endiiktans ve

diisiik dirence sahip olmak gereklidir.

Alanin yonii boyunca alanin dogrusal degisimi (geleneksel olarak z
ekseni olarak adlandirilir) genellikle bir Maxwell bobini tarafindan {iiretilir. Bu,
Sekil 7.7'de gosterildigi gibi yaricaplarinin 1.73 kat1 ayrilmis bir ¢ift bobinden

olusur. Akim, iki bobinde ters yonde akar ve ¢ok dogrusal bir gradient olusturur.

Br
Sekil 7.7 Maxwell bobinleri

Maxwell bobinleri Z ekseni boyunca Bz'de lineer bir alan egimi iiretmek
i¢in kullanilir. (Clare,1997)
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Diger iki eksende dogrusal bir egim liretmek i¢cin miknatisin deliginden
gecen kablolar gerekir. Bu, en iyi Sekil 7.8'de gosterilen Golay bobini gibi bir
eyer bobini kullanilarak yapilir. Bu, miknatisin deligi boyunca uzanan ve eksenel
yonde bagli olarak x veya y ekseni boyunca Bz'de dogrusal bir varyasyon
olusturan dort eyere sahiptir. Bu konfigiirasyon, merkezi diizlemde ¢ok dogrusal
bir alan olusturur, ancak bu dogrusallik bu noktadan uzakta kaybolur. Bunu
tyilestirmek igin, farkli eksenel ayrimlara sahip birkag cift kullanilabilir. X, y
veya z boyunca olmayan bir eksende bir degrade gerekli ise, bu, Gx, Gy ve Gz
bobinlerine uygun oranlarda akim goéndererek basarilabilir. Ornegin, x-eksenine
g acisinda bir enine gradient G'ye ihtiyag duyulursa, x yoniinde bir G cosq egrisi,

y dogrultusunda Gsinq uygulanmalidir.

-

-
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Sekil 7.8 Golay bobini

X veya y eksenleri boyunca Bz'de dogrusal alan egimlerini iiretmek i¢in

Golay bobini. L = 3.5a, d = 0.775a ve f = 120 derece. ( Clare,1997)

Gerekli akimlarin biiyiikliikleri ve uygun dalga bi¢imleri dijital olarak
iretilir ve analog voltajlara donuistiirtiliir. Bunlar, uygun gradyanlarin tiretilmesi
icin gerekli 10 amper iireten giic amplifikatorlerine beslenirler. EPI gibi bir
teknikle, okuma gradyan pozitiften negatife, 5kHz'e kadar herhangi bir oranda
degistirilir.  Bu, degrade bobinlerin rezonant siirlisi  kullanilarak

kolaylastirilabilir. Bunu yapmak i¢in, kendisi bir indiiktr olan bobine seri olarak

biliyiik bir kapasitor yerlestirilir. Boyle bir devre, = VLC frekansinda bir
rezonansa sahiptir, burada L, bobinin indiiktansidir ve C, seri kondansatoriin
kapasitansidir. Bobini bu frekansta calistirirken kapasitor ve endiiktor arasinda

enerji aktarilir, boylece gilic amplifikatoriindeki yiik azaltilir.
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Gradient bobinler, manyetik alani goriintiileme hacmi boyunca lineer
olarak degistirerek protonlarin konumlarini mekansal olarak kodlamak igin
kullanilir. Larmor frekansi, x, y ve z eksenlerindeki konumun bir fonksiyonu

olarak degisecektir.

Gradient bobinler genellikle alan kuvvetine ve yoniine hizli ve hassas
ayarlamalar yapmaya imkan taniyan gelismis amplifikatorler ile ¢alisan direngli
elektromiknatislardir. Tipik gradyan sistemleri, 20-100 mT / m'den (yani 1.5
T'lik bir miknatis i¢inde) maksimum z-ekseni egimi uygulandiginda gradyan
iiretebilirler, alan siddeti 1 m'lik uzunlugundaki bir deligin bir ucunda 1.45 T
olabilir Ve digerinde 1.55 T ). Ortogonal egimlerin serbest¢e birlestirilebilmesi,
goriintliileme i¢in herhangi bir diizlemin segilebilmesi, goriintiileme diizlemini

belirleyen manyetik egimdir.

Tarama hizi, gradient sistemin performansina baglidir. Daha giiclii
gradientler daha hizli goriintiileme veya daha yiiksek ¢oziiniirliik saglar; Benzer
sekilde, daha hizli gecis yapabilen gradient sistemleri de daha hizli taramaya izin
verebilir. Bununla birlikte, gradient performansi, sinir uyarimi iizerindeki

giivenlik endiseleri ile sinirlidir.

Gradient yiikselticilerinin ve gradient bobinlerinin baz1 6nemli
ozellikleri, donme hizi ve egim siddetidir. Daha once de belirtildigi gibi, bir
gradient bobini, ana manyetik alana eklenen veya ¢ikarilan ek olarak dogrusal
olarak degisen bir manyetik alan yaratacaktir. Bu ilave manyetik alan, 3 yonde
de bilesenleri olacaktir. X, y ve z; Bununla birlikte, manyetik alan boyunca
sadece bilesen (genellikle z ekseni olarak adlandirilir, dolayisiyla G, olarak
gosterilir) goriintiileme igin yararlidir. Herhangi bir eksende, gradient, sifir
konumun bir tarafindaki manyetik alana katkida bulunacak ve diger taraftan bu
manyetik alana ¢ikartilacaktir. Ilave alan bir degrade oldugu igin, santimetre
veya militesla / metre (mT / m) basina gauss birimleri vardir. MR'da kullanilan
yiiksek performans gradient sargilar tipik olarak 1.5 T MRG i¢in yaklasik 30 mT
/ m veya daha yiiksek bir gradient manyetik alan tiretebilir. Gradient sisteminin
doniis hizi, degradelerin ne kadar hizli acilip kapatilacaginin Slgiisiidiir. Tipik
yiiksek performans gradyanlarinda 100-200 T - m* - s'e kadar bir déniis hiz1

vardir. Dondiirme hiz1 hem egim bobinine (kiigiik bir bobinden biiyiik bir bobin
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yukar1 veya asagi dogru rampa icin daha fazla zaman alir) ve gradient
yiikselticinin performansina baglidir (bobinin indiiktansinin tistesinden gelmek

icin ¢ok fazla voltaj gerekir) ve goriintii kalitesi lizerinde 6nemli etkiye sahiptir.
7.5 RF lletimi ve Alm

Bir MR tarayicinin tigilincii ana bileseni RF bobin. Bobinlerin birgok
farkli tasarimi1 vardir, ancak iki ana kategoriye girmektedir; Yiizey bobinleri ve

hacim bobinleri.

Bir yiizey bobini, goriintiilenecek nesnenin yiizeyine dayanir. En basit
biciminde paralel bir kapasitorlii bir tel bobini vardir. Bobinin indiiktans1 ve
kapasitans, goriintiilenecek olan doniisler ile ayni rezonant frekansa sahip olacak
sekilde ayarlanmis bir rezonant devre olusturur. Uygulamada, bobin SOW'lik bir
¢ikis empedansina sahip bir giic amplifikatoriine baglandigindan ve bobinin kilo
ohm'luk bir giris empedansi olacak ve bu durumda iletim sirasinda ¢ok fazla gii¢
geri yansitilacaktir. Bunun iistesinden gelmek igin, bobin empedansini SOW ile
eslestirmek i¢in, Sekil 7.9'da gosterildigi gibi, ikinci bir kondansator bobine seri

olarak eklenir.

-

" B O
. Cr
TCM
Sekil 7.9 Bobine seri olarak eklenen ikinci kapasite. ( Clare, 1997 )
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Bunun gibi basit bir yilizey bobini tarafindan iiretilen homojen alan,
bobinin boyutuna bagli olarak niifuz derinligiyle kii¢liktiir. Bununla birlikte,
ylizeyin yakininda bulunan goriintiileme alanlar1 i¢in bir yiizey bobini
kullanmanin ana avantaji, ilgi alaninin disindan giiriiltii sinyalini dogal olarak
hari¢ tutarak iyi bir sinyal-giiriiltii oran1 elde edilmesidir. Ozel amaglar igin
yiizey bobini ve diger lokalize bobinler bir¢ok tasarimi vardir. Ancak tiim viicut
gorlntiileri gerekiyorsa veya ilgi bolgeleri ylizeyden uzakta ise hacim bobini

kullanilmalidir.

Hacim bobinleri, tiim viicudu veya bas veya bacak gibi belirli bir bolgeye
uyacak kadar biiyliktiir ve genis bir alana yayilmis homojen bir bolgeye sahiptir.
En sik kullanilan tasarim, Sekil 7.10'de gosterildigi gibi bir kus kafesi bobinidir.
Bu, bobinin ¢evresine bir kosiniis akimi degisikligi vermek {izere diizenlenmis,

z-dogrultusunda ilerleyen bir dizi kablo icerir.

A
\J

1T

|1

Sekil 7.10 Genis bir ilgi bolgesi lizerinde homojen bir alan olusturan algak

geciren bir kus kafesi bobininin diyagrami. ( Hayes ve digerleri )

Frekans kaynagi dalga formu iireteci tarafindan kontrol edilen cift
dengeli bir karistiric1 ile sekillendirilmis bir darbe olusturmak iizere modiile
edilen bir osilator ile tiretilir. Bu sinyal 1000 watt'a yiikseltilmelidir. Bu, kat1 hal

elektronikleri, valfleri veya ikisinin bir kombinasyonunu kullanarak yapilabilir.
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fletmek ve almak icin aym bobin kullanmak veya iki ayr1 bobin
kullanmak miimkiindiir. Her iki durumda da elektronigin alic1 tarafin1 gegmek
gerekiyor. Bu, milyon voltluk sinyalleri algilamak {izere tasarlanmis alici
elektroniklerinde doymus ya da kirici olan, kilovolts diizenindeki uyarilma
darbesini 6nlemek i¢indir. Bu tekrar gesitli sekillerde yapilabilir, ancak boyle bir
devre Sekil 7.11°de gosterilmistir.

R

Tletici

== Bobin

Al

Sekil 7.11 Bir ¢eyrek dalga boylu kablo kullanarak alici izolasyonu i¢in devre semast.
(Clare, 1997)

Iletim darbe sirasinda her iki set diyot da iletir ve alici etkin sekilde kisa
devre yapar. B noktasindaki kisa devre A noktasinda agik devreye benziyor ve
bu nedenle tiim gii¢ bobine iletiliyor. Numuneden indiiklenen sinyal diyotlar1

onlemek i¢in ¢ok kii¢iik ve bu nedenle alic1 devresi tarafindan algilaniyor.

Radyo frekans1 (RF) iletim sistemi bir RF sentezleyiciden, giic
amplifikatoriinden ve verici bobinden olusur. Bu bobin genellikle tarayicinin
govdesine yerlestirilmistir. Vericinin giicii degiskendir, ancak yiiksek tiim viicut
tarayicilar1 35 kW'a kadar bir tepe ¢ikisi giliciine sahip olabilir ve ortalama giicii
1 kW siirdiiriilebilir. Bu elektromanyetik alanlar genellikle amator radyo
tarafindan kullanilan en yiiksek gii¢leri asan giiclerde onlarca megahertz
(cogunlukla elektromanyetik spektrumun kisa dalga radyo boliimiinde) RF
araliginda olmasia ragmen, MRG makinesinin tirettigi RF girisim ¢ok azdir.

"{letim bobini" nde iiretilen RF frekansi elektromanyetik alani, ¢ok az iliskili
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degisen elektrik alan bileseni olan (tiim geleneksel radyo dalgasi iletimlerinde
oldugu gibi) bir manyetik yakin-alandir. Bu nedenle, manyetik alan, RF
frekansinda fazla elektromanyetik radyasyon iiretmez ve gii¢, bobin alaniyla
smirlanir ve "radyo dalgalar1”" olarak yayilmaz. Boylece, yayimn bobini bir Radyo
frekansinda iyi AM alan vericisi, ancak radyo frekansinda zayif bir AM
radyasyon vericisi.

Alict bobin, 6n amplifikatér ve sinyal isleme sisteminden olusur.
Nesnenin i¢inde niikleer gevsemenin iirettigi RF elektromanyetik radyasyon
gercek AM radyasyonudur (radyo dalgalari) ve bunlar RF radyasyonudur ancak
ayni zamanda diisiik bir gligtedirler. Yakindaki radyo tarayicilar1 (ayrica, MRG
tarayicilart genellikle Faraday kafesleri gibi davranan metal orglii kaph

odalardir.)

MR teknolojisi yeni bir gelisme paralel ¢coklu veri kanallar1 elde edebilen
sofistike ¢ok elemanl faz dizi bobinlerin gelistirilmesi olmustur. Bu 'paralel
goriintiileme' teknigi, manyetik egimlerin kaynakli uzamsal kodlamanin bir
kismini farkli sargi elemanlarinin mekansal duyarliligi ile degistirerek
hizlandirilmig goriintiilemeye olanak tanityan benzersiz edinim semalar1 kullanir.
Bununla birlikte, artan ivme ayn1 zamanda sinyal-giiriiltii oranini diisiiriir ve
goriintii yeniden yapilandirmada kalict artifaktlar olusturabilir. SENSE ve
GRAPPA olarak iki sik¢a kullanilan paralel alim ve yeniden yapilandirma

semalar1 bilinmektedir.
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SEKIZINCi BOLUM
MAGNETIK REZONANS GORUNTULEMEDE

ARTIFAKTLAR

8.1 Magnetik Rezonans Goriintiillemede Artifaktlar

Artifaktlar, doku hacminde goriinen, dokuyu temsil etmeyen ve dokuyla
iliskili olmayan istenmeyen goriintiilerdir. Yapilan ¢ekimde cihazin bu
istenmeyen goriintiileri ortadan kaldirmasi veya en aza indirgemesi klinik

sonugclar i¢in dnemlidir.

Sistemle ilgili olan artifaktlar; birincil statik manyetik alan, gradient
manyetik alan inhomojenitesi, RF sargi inhomojenitesi ve gradient sargi

anahtarlama zamani etki eden faktorlerdir.

Hasta ile alakali artifaktlar; hasta iizerinde olan ferromanyetik

malzemeler, hasta hareketinden kaynaklanan etkilerdir.

Bu boliimde beyaz piksel olarak tanimlanan ve goriintiilemede 6nemli

sorun teskil eden artifakttan bahsedilecektir.
8.2 Beyaz Piksel

Korduroy artifakt klinisyenlerin genellikle MR goriintiisii ve arka plani
boyunca goriilen degisen yogunluk, genislik ve frekansin diyagonal cizgileri
olarak tanimlanan ve bu goriintiiyli tanimlamak icin kullandiklar1 terimdir. MR
miithendisleri bu artifakti normal goriintii sinyali ve arka plandaki giirtiltiiye
kiyasla yiiksek kivrimli k-uzay1 taramasinda goriilen beyaz veya rastgele piksel

olarak beyaz olarak goriiliirler.

Beyaz piksel veya BP bir hasta veya hayali bir goriintiiden
kaynaklanmayan ¢ekim aninda elde edilen basit gecici giiriiltii enerjisidir. Bu bir
MRG sinyali degildir. Olayin siiresi, yogunlugu ve zamanlamast dogrudan MR
goriintiisii haline gelen yeniden yapilandirilmis verilerin goriintii kalitesini
etkiler. Olay k-uzayi taramasinin veya ham veri merkezi ile ¢akistiginda, goriintii
bozulmasi indirgenmis sinyal giiriiltiisii ve artan ¢izgi gblgeleme veya goriintii

tizerinden bantlama olarak daha belirgin hale gelir.
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e Beyaz Piksel, alinan MR ham verilerinde olusan gecici giiriiltii
olaylar1 i¢in kullandigimiz terimdir. Bunlar ¢ok kisa stireli
genisbant giirtiltidir.

e Tek beyaz piksel goriintiide artifakta sebep olacaktir. Genlik ne
kadar biiyiik olursa siiresi de o kadar yiiksek olur ve k-uzayindaki
artifakt yogun olur.

e (Cok sayida beyaz piksel goriintiiniin giiriiltiilii gdriinmesine
neden olur.

e Genellikle artifaktlarin gériiniimii, imajdan goriintiiye ¢izgilerin
yogunluguna ve dogrultusuna gore degisir.

e MRG’nin baslangicindan beri varolmustur.
8.3 Elektrik Alan Etkisi

Potansiyel veya voltaj kaynakli arklar beyaz pikselin farkli bir
kaynagidir. Genellikle bir bilesen veya montaj i¢indeki ark ( DC, AC veya RF
kaynakli ) olusturan bazi1 aktif anahtarlamali devreleri ile iliskili sistemin
icindeki bilesenlerle ilgili olabilir. Koaksiyel kablo baglantilari, RF yiikseltegleri

ve RF bobin bilesenleri potansiyel indiiklenmis ark 6rneklerindendir.

Harici potansiyel kaynaklar sistemin c¢aligmasindan etkilenebilir veya
rastgele hareket edebilir. Bunlar izole edilmek ve ortadan kaldirmak i¢in en zor
kaynaklar olarak nitelenebilir. Kirik filamentlere sahip DC aydinlatma
ampulleri, topraklanmamuig sistem zemini ve ayni zemin referansinda tesadiifen

esneyen gevsek giic iletkenleri dis potansiyel kaynaklarina 6rnek verilebilir.
8.4 Manyetik Alan Etkisi

Diflizyon EPI da dahil olmak {izere EPI taramalar1 genellikle tarama
dizisinin artan zaman orani nedeniyle BP artifaktlarina daha duyarlidir. Bu
durumda girdap akim etkileri bu uyarmaya kars1 koymak tizere etkilenebilecek
herhangi bir iletken gradienti manyetize ederek maksimize edebilir. Etkilenen
iletkenler bir RF kaynagi veya giga-hertz’e uzanan frekans bilesenleri ile genis

bant spektrum giiriiltiisii olarak dl¢tilebilen bir sinyal veya ark ile tepki verirler.

Manyetik kaynakli arklarin nedeni pasif veya aktif bigimde iletken

olabilen herhangi bir devre elemani olabilir. Pasif 6rnekler; gevsek baglanti
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elemanlari, gantri muhafaza kapaklari, magnet sivi he dolum kapak yerleri
olabilir. Aktif 6rnekler arasinda gradient sinyal kablolari, DC ile polarize edilmis

koaksiyel kablolar olabilir.
8.5 Fourier Artifaktlar: ve Harici RF Girisimi

Gorilintliyii olusturmak icin bir Fourier doniistimii kullanildiginda ortaya
cikan iki eser var. Birincisi, kullanilan sonlu sayidaki 6rnekleme noktalarina
bagli olan kesme eseri. Goriintiiyii keskin bir yogunluk degisikligi varsa fark
edilir. Goriintiiniin keskin kenar1 yerine, o kenara paralel agik veya koyu cizgiler

vardir. Bunun iistesinden gelmenin tek yolu, daha fazla 6rnek puan kullanmaktir.

Bir baska etki merkezi nokta eseridir. Bunun nedeni, FID dontisiimiinde
merkezi parlak nokta haline gelen FID'nin sabit DC ofsetinden
kaynaklanmaktadir. Bu, K-uzayinin uglarinin fazla sinyal igermeyecegini
varsayarak, DC bilesenini FID'den ¢ikarmaya calisarak azaltilabilir. ilk veya son
birkag satir birlikte ortalamasi alinir ve bu ortalama tiim verilerden ¢ikartlir.
Alternatif olarak, nokta cevreleyen piksellerin ortalamasi ile degistirilerek

kozmetik olarak cikarilabilir.

Sozii edilen diger artifakt, harici RF etkilesimidir. Alicinin frekansinda
herhangi bir RF 1smimmi varsa, bu sinyal alinir ve goriintiiye parlak bir nokta
olarak goriiniir. Bunu kaldirmanin en iyi yolu, tarayicidan ekranlh bir odaya
yerlestirerek olasi tiim parazitleri gidermektir. Tekli frekans, alternatif hatlardaki
yank1 aliminin tersine ¢evrilmesi ve dortlii algilamanin sinyalin hem pozitif hem
de negatif bilesenlerini tanimlamis olmasi nedeniyle, dort bolgede goriiliir.
Noktalarin ¢ubuklara yayilmasi, siniissal numunenin kullanilmasi nedeniyle

olusur.
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DOKUZUNCU BOLUM

PARALEL MAGNETIK REZONANS
GORUNTULEME

9.1 Paralel MRG

Paralel MRG’de goriintii verileri hizli alinir, muayene siireleri kisalir,
spesifik emilim hizlarinin azaltilmasi ile bazi ¢ekimlerde kaliteli goriintii elde
etmeyi saglar. Hizli goriintii elde etmek icin, ¢cekim alaninda k-uzayinda alt
orneklemesine imkan vererek az faz kodlama yapilir. Zamandan kazang ise elde
edilen faz kodlama satirlarinin fraksiyonunun tersi olarak verilen bir hizlandirma
faktorii ile karakterize edilen ihmal edilmis faz kodlamalar1 sayisiyla dogru
orantilidir. Muayene zamani 6nemli ise goriintli ¢oziiniirliigli normal bir ¢ekim
ile ayn1 oranda artirmak igin daha fazla edinim zamani kullanilir. ihmal edilen
faz kodlamalar1 klasik goriintiilemede artifaktlara neden olan k-uzayinda
dagitilir. Paralel MRG’de orneklendirilmemis k-uzayindan gelen bilgi kaybu,
alict kanallariyla paralel okunan ¢oklu bobinlerin dizaynindan kaynaklanan
mekansal  duyarhiliktaki  degisime  birakilir.  Goriintiiniin ~ yeniden
yapilandirilmasinda bu degisimi kullanmak i¢in bobinlerin mekansal

duyarliligini haritalamak i¢in fazladan bilgi gereklidir.

Veri isleme alaniyla farklilasan ve bobinlerden elde edilen verilerin son
gorintiileri olusturmak i¢in iki veri alan1 vardir. Ham veri alan1 ve goriintii veri
alan1. Goriintii birlestirilmeden 6nce her bobinden goriintiileri olusturmak igin
goriintii temelli paralel MRG teknikleri uygulanirken k-uzaya dayali paralel
MRG teknikleri bir biitiin gériintiiye dontistiiriilebilen k-uzay1 olusturmak i¢in

ogelerin hepsinden kismen doldurulmus k-uzayimi kullanir.
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9.2 Duyarhhik Kodlamasi

En yaygin olarak kullanilan paralel MRG teknigi SENSE’dir. General
Electric (ASSET), Siemens (mSENSE), Philips (SENSE) olarak

adlandirmaktadir. Rutinde en ¢ok kullanilan tekniktir.

Ornek olarak kardiyak ¢ekimlerde SENSE’e bagl olarak cekim
siiresindeki azalma nefes tutma calismalari icin zorunluluklari azaltir. stenirse
cekim siiresindeki kazang¢ c¢oziiniirliigli artirmak i¢in kullanilabilir. Cekim
stiresindeki kazang nedeniyle EKG tetiklemesi veya nefes tutma ozelligi
olmadan ger¢ek zamanli kardiyak ¢ekimler yapilabilmektedir. Paralel
goriintliileme ile saglanan goriintiileme hizinin faydasi kafa MR c¢ekimlerinde

goriiliir.

Paralel MRG uygulamas1 T2 relaksasyonuna bagli bulaniklig1 azaltmak
icin ve bu sekanslarin goriintii kalitesinin iyilestirilmesinde kullanilabilir. Akut
inmeli hastalarin muayenesinde tek atimli EPI ¢ekimleri, fonksiyonel MRG,
difiizyon tensor ¢ekimleri klinik standart ¢ekimler haline gelmistir. Tek atigh
EPI ile SENSE’ in birlesimi EPI sekanslarinin dezavantajlarini azalttigi

gorilmiustir.

Gogiis kanseri ile ilgili bilgiler veren ve siklikla kullanilan standart haline
gelen giiclii bir tan1 aracidir. Dinamik kontrastli gégiis MR incelemesi SENSE
ile belirli bir ¢ekim siiresinde yiiksek c¢oziintirliikten faydalanmaktadir. Bu da

yiiksek anatomik detay saglamaktadir.
9.3 Duyarhlik Kodlamasi ile K-uzaymin Kartezyen Orneklenmesi

Bir alic1 dizi vasitasiyla k-uzayr duyarhiligini kodlayan ortak kartezyen
ornekleme ile iki boyutlu 2D Fourier goriintiilemesinde, Fourier kodlama
adimlarinin sayisinin azaltilmasina izin verir. Bu, maksimum Kk-degerlerini
koruyarak k-uzayindaki 6rnekleme konumlarinin mesafesini artirarak elde edilir.
Boylece taranmis zaman mekansal ¢Oziniirliikte azaltilir. K-uzayi
numunelerinin sayisinin azaltilmasina etki eden faktore rediiksiyon faktorii, R
denir. Kartezyen durumunda SENSE rekonstriiksiyonu, 6ncelikle, her bir dizi
ogesi icin Ayrik Fourier doniisimii kullanilarak boyle bir takma goriintii

olusturularak etkili bir sekilde gerceklestirilir.
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Ikinci adim, ara goriintiiler kiimesinden tam FOV goriintiisii
olusturmaktir. Bunu basarmak i¢in katlama efektinin altinda yatan sinyal {ist iiste
binmeyi geri getirmelidir. Yani indirgenmis FOV’daki her piksel icin, tam

FOV’daki bir dizi konumdan gelen sinyal paylarinin ayrilmasi gerekir.

Bir pMRG hizlandirilmis alim, her bilesen bobin goriintiisiinde azaltilmis
bir FOV ile sonuglanir. Tek tek indirgenmis FOV bobin goriintiistindeki her
piksel, arzu edilen tam FOV goriintiisiinde esit uzaklikta dagilmis piksellerden
olusan ¢oklu R’ den gelen bilgi igerecektir. Ayrica bu pikseller tam fam
FOV’daki karsilik gelen konumdaki bobin duyarliligi C ile agirlandirilacaktir.
Boylece k ‘inci bilesen bobin goriintiisii Iy da alinan belirli bir konumdaki (x, y)

bir pikseldeki sinyal 9.1’ deki gibi yazilir.

Ik (X, ¥) = Ck (X,y2)p(X, Y1) +....+Cu(X,Y=)P(X,Yr) [9.1]

Indeks k 1°den N’ ye ve indeks 1 1’den R’ye sayarak, ilgili piksellerin

sayma konumlarini belirterek, denklem 1 tekrar yazilabilir.
Ik= YN, c. kL. Ps [9.2]

Tim N¢ bobinleri kapsiyacak sekilde, R bilinmeyenleri olan bir dizi Nc

dogrusal denklem matris gosteriminde olusturulabilir ve doniistiiriilebilir.

I=¢tp [9.3]
Vektor I secilen pikseldeki kompleks bobin goriintii degerlerini temsil
eder ve uzunlugu N¢’ dir. C matrisi, R bindirilmis konumlardaki her bobin i¢in

duyarhilik gosterir ve bu nedenle N¢ x R boyutuna sahiptir. Vektor p listesi tam
FOV goriintiideki R pikselleridir.

Karsilik gelen konumlardaki kompleks duyarliliklarin dogru bilgisini
kullanarak, bu hassasiyet matrisinin C genellestirilmis tersini kullanarak

basarilabilir.

p=(CHC)'CHI [9.4] (Pruesmann ve digerleri)

Denklem 9.4’deki siire¢ matris tersine gevrilebildigi siirece miimkiindiir. Bu
sebeple, ayrilmasi gereken piksel sayisi, alict dizideki N¢ bobin sayisini

asmamalidir. Azaltilmis FOV goriintiisiindeki her piksel konumu i¢in SENSE
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algoritmasi tekrarlanarak tam FOV goriintiisiiniin yeniden olusturulmasi gerekir.
SENSE, bobin dizisinin altinda yatan geometrisine bagli olarak bazi ilave SNR
kayb1 pahasina pMRG’ ye keyfi bobin yapilandirma saglar. Belirli bir bobin
konfigiirasyonu ile FOV’ daki herhangi bir konumdaki kodlama verimliligi,
denklem 9.4’deki matris tersinin ne kadar kolaylikla uygulanabileceginin bir
Ol¢iitii olan geometri faktorii (g faktorii ) olarak adlandirilir. Boylece, son
SENSE goriintiisiindeki SNR, g faktorii ile ek olarak azaltilir.

SNRsense = SNRyun/ VR. G [9.5] ( Mohammed, 2010)
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ONUNCU BOLUM

DIFUZYON GORUNTULEME

10.1 Difiizyon

Sivi molekiillerin rastgele hareketine diflizyon denir. Molekiillerin
kinetik enerji harcamasi sonucu termal enerji agiga ¢ikar ve termal enerji ile
hareket elde edilir. Bir damla miirekkebin bir bardak suda yayilmasi gibi insan
dokusunda, geleneksel difiizyon fizik kurallar1t MR goriintiilemede kullanilabilir.

( Basser, 1995 )

(Cozeltide olan farklilik, molekiillerin yogun ortamdan, az yogun ortama
gecmesine neden olacaktir.
10.2 Difiizyonun Matematiksel ifadesi

Matematiksel olarak Einstein esitligi ile ifade edilen denklemde;

Ar? = 6D.At [10.1] ( Pierpaoli ve digerleri, 1996 )
Ar? ; At zaman araliginda ii¢ boyutta yapilmasina izin verilen bir pargacik

veya parcgacik toplulugudur.

D ; sicaklik ve ortam viskozitesi oOzelliklerini igeren diflizyon
katsayisidir.

10.3 izotropik ve Anizotropik Difiizyon

Difiizyon, izotropik ve anizotropik olmak {izere iki tiirlidiir.
Molekiillerin hareketi izotropik difiizyonda her yonedir. Rastgele dizilen mikro
yapilar1 vardir ve molekiillerin hareketi engel olusturmayan ortamlarda meydana

gelir.

Anizotropik diflizyonda ise dokularin mikro yapilari belli bir diizendedir.
Difiizyon bir ortamda diger ortama gore daha fazladir.
10.4 ADC, ADC Haritasi ve B-degeri Iliskisi

Homojen izotropik bir ortamda Einstein esitliginde D katsayis1 yer
degistirmenin tahmini degeridir. Inceleme icin gereken zaman verir. Difiizyon

inceleme, herhangi merkezli yer degistirme hareketine karsi hassastir. Bu
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nedenle ADC “Apperent Difusion Coefficient” ( Goriiniir Difiizyon Katsayisi )

diflizyon sabiti analogu olarak isimlendirilir. (Pierpaoli ve digerleri, 1996)

Dokulardaki zar ve biiyiik molekiiller su protonlarinin serbest hareketini

kisitlar. Gortiniir diflizyon katsayis1 ADC, dokulardaki bu hareketi tanimlar.

Bu katsay1 i¢in b-degeri olarak adlandirilan diflizyon sensitivite degeri
kullanilir. b-degeri difiizyon gradientlerinin giiciinii ve siiresini belirler.

Darbe gradientlerinin genliginin karesi kullanilarak b-degeri hesaplanir.

b=A282.G% (A- 8/3) [10.2] ( Stejskal ve Tanner,1965 )

A; Jiromanyetik oran

0; Darbe siiresi

A; Iki darbe arasindaki siire

G; Iki difiizyon gradient darbesinin genligi

En az iki farkli b-degeri ile sistem ADC’yi piksel piksel hesaplar. ADC

piksel degerlerinin hepsi, ADC haritasin1 meydana getirir. Diflizyon agirlikli

sinyalin difiizyon agirliksiz sinyale oran1 ADC degerini verir.

(S/Sp)=e™PP [10.3]

So ; Diflizyon agirliksiz sinyal yogunlugu; b =0
S ; Diflizyon agirlikli sinyal yogunlugu; b =500, 1000 gibi

Farkli b-degeri i¢in ADC’de meydana gelen sinyal yogunlugu ve b-
degerine gore hesaplanan logaritma arasindaki iligki egimi hesaplanarak elde
edilen goriintii ADC haritasini olusturur. Bu durum her voksel i¢in hesaplanir.

ADC birimi mm?/ sn® dir.

Diflizyon miktarini lokal c¢evre ile birlikte bu cevrenin anatomik ve
fizyolojik yapisindan etkilenir. Diflizyon miktar1 ve dokunun hiicresel
yogunlugu ters orantilidir. Hiicre yogunlugunun fazla oldugu dokularda
difiizyon engellenir. ADC’de yiiksek sinyal elde edilirken hiicresel yogunlugun
diisiik olduguu ortamlardadifiizyon artar ve ADC’de diisiik sinyal olusur.
(Kul;2014)
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ADC sinyalinde T2 etkisi bulunmaktadir. B-degeri arttigi zaman T2

etkisi azalir, genel doku kontrasti1 azalir. Difiizyon etkisi ile kanserli doku normal

dokudan ayirt edilebilir.

Sekil 10.1 94 yasindaki bir kadindaki akut enfarktiis ( Beyin kanamasi )

A, B = 1000 s / mm?lik difiizyon agirlikli goriintii sag parietal lobda akut

enfarktla uyumlu yiiksek sinyal alanin1 gosterir.

B, B = 2500 s / mm?de difiizyon agirlikli goriintii yiiksek kontrastl yiiksek

sinyal lezyonunu gosterir.

C, B = 3000 s / mm?deki difiizyon agirlikli goriintii de bu yiiksek sinyal
lezyonunu b = 1000'den daha agik bir sekilde gosterir. (
http://www.ajnr.org/content/21/10/1821/tab-figures-data#sec-4 13.06.2017 )

Sekil 10.2 72 yasindaki bir kadinda primer beyin timori

A, B =1000 s / mm? olan difiizyon agirlikli goriintii akut enfarktiislerde negatif

olmaktadir.

B, B = 2500 s / mm?de difiizyon agirlikli goriintii, soldaki fayans boyunca ve

yanal ventrikiillerin posterior boynuzlarinin arkasindaki beyaz cevherde diisiik
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bir sinyal lezyonunu gosterir ve b= 1000 degerinde goriilmeyen diflizyon artigini

temsil eder.

C, B =3000 s / mm? de difiizyon agirlikli gériintii de b = 1000'de goriilmeyen

bu diisiik sinyal lezyonlarin1 gostermektedir.

D, Hizli spin-eko T2 agirlikli goriintii, b = 2500 ve b = 3000'deki diflizyon
agirlikli goriintiilerde goriilen diistik sinyal lezyonlarina karsilik gelen yiiksek
bir sinyal ortaya koymaktadir. ( http://www.ajnr.org/content/21/10/1821/tab-
figures-data#sec-4 13.06.2017 )

Glniimizde MRG’de difiizyon agirlikli  goriintiileme  beyin
enfarktiisiiniin tayini konusunda tibbi incelemelerde onem arz etmektedir.
Geleneksel MR goriintiileri ilk 8 ile 12 saat arasinda normal olabilirken,
difizyon agirhikli goriintiileme enfarktiisiin baslangicindan sonra dakikalar
icinde olabilir. Giiniimiizde diflizyon agirlikli ¢ekimler goriintiilemenin

standardi haline gelmistir.

Akut enfarktiis bir goriintiide;
b=1000 s/mm?, difiizyon agirlikli goriintiilemede yiiksek sinyal alani

gosterir.

b=2500 s/mm?, difiizyon agirlikli goriintiilemede b=1000 s/mm? ‘e gore

daha ytiksek kontrastli sinyal lezyonu gosterir.

b=3000 s/mm?, difiizyon agirlikl1 gériintiilemede yiiksek sinyal lezyonu
b=1000 s/mm? ‘e gore daha agik bir sekilde gostermektedir.

Yiiksek b degeri diflizyon agirlikli goriintilemede akut ve kronik
enfarktiisiin daha iyi gorsellestirilmesi ile iyilestirilmis doku karakterizasyonu

saglar.
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ONBIRINCi BOLUM
GABOR DALGACIK DONUSUMU

11.1 Gabor Dalgacik Doniisiimii ( GDD )

Ana dalgacigr Gabor Fonksiyonu olan dalgacik doniisiimiidiir.Gabor
filtreleme bilgisayar uygulamalarinda yaygin olarak kullanilir. Bu uygulamalar
yiiz izleme, yiiz ve nesne tanimlama ve doku analizleridir. Ayrica Biyolojik

vizyonlarin modellenmesinde de kullanilmaktadir.
Py(x,y)= (F / nymexp(By*-a’x ?)exp(2njfx’)
X'=xCosp+ySing , y'= yCosdp—xSing , [11.1]

Bu denklemde f ; siniisoidal dalganin frekansi; 6, Gauss dalgasinin saat
yOnii tersine doniisiinii; o dalganin biiyiik eksene paralel netligi ; B kiiglik eksen
boyunca dalgaya dik Gauss’un sivriligini, y = f/o. ve n = /B frekans ile netlik
arasindaki orani tutan ifadelerdir. (Shen vd 2007 ) Yukaridaki denklemde olan

iki boyutlu Gabor doniisiimiiniin Fourier doniisiimii ;
Po(u,v)=exp[-m((v'-f)*a?) + (v'2/B?))
v'=uCosp+vSing , v'= vCosd—-uSing , [11.2]

Y onsel segicilik ,Gabor dalgaciklar i¢in farkli uygulamalar i¢in avantajh
ozelliklerinden biridir. Gabor dalgaciklari istenilen bir yonde segicilige sahip
olacak sekilde ayarlanabilir. Kayma ve donmelere karsi degismeme 6zelligi
basarili olmasinda rol oynamaktadir. Gabor fonksiyonu uzaysal ve frekans
ayrigsmast arasinda denge kurar. Uzay frekans analizi yapilmasi yiiz goriinti

ozelliklerinin eksiksiz olmasini saglar.

Sinyal isleme metotlari,frekans tabanli metotlar olup gorsel sistemi
model alirlar ve goriintiileri, ¢ok sayida bant geciren filtreli goriintiilere
bolmektedirler. Bu filtreli goriintiilerin her biri, belli dokusal o6zelliklere
benzeyecek olan bir dizi frekans(boyut) ve yonelimin iizerinde yogunluk
varyasyonlari igerirler. Bu ¢alismada sinyal isleme metotlar1 arasindan Dalgacik
Doéniistimleri ve Gabor yontemi incelenmis ve calisilmistir. Son yillarda

Dalgacik teorisinin gelisimiyle birlikte bu metoda kars1 6zel bir ilgi olusmustur.
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Dokulu goriintiilerin ~ siniflandirilmasinda  ve  boliinmesinde  Dalgacik
dontigiimiine ve gabor filtresine dayanan ¢ok sayida algoritma Onerilmistir. (Jain,

1989)

57



SONUC VE DEGERLENDIRME

Sinyal isleme metodu, sinyalin frekans bilesenleri temelli metottur ve
gorsel sistemi model alir. Goriintiiler, amaca yonelik olarak bant gegiren
filtrelerden gegirilir. Bu ¢alismada dalgacik doniisiimii incelenmis ve beyin
timdri igeren beynin T1 ve T2 goriintiileri Gabor filtresinden gecirilmistir.

Gabor filtresi uygulamasi i¢cin MATLAB yazilimi kullanilmistir.

Sekil 12.2 Beyin T2 tiimor goriintiisii
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Sekil 12.3: Gabor filtresi T1 goriintiisti 45° degeri i¢in uygulandiginda

elde edilen goriintii

Sekil 12.4: Gabor filtresi T1 goriintiisti 90° degeri i¢in uygulandiginda

elde edilen goriintii

Sekil 12.5: Gabor filtresi T1 goriintiisii 180° degeri i¢in uygulandiginda

elde edilen goriintii;
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Sekil 12.6 : Gabor filtresi T2 goriintlisii 45° degeri i¢in uygulandiginda elde

edilen goriinti;

Sekil 12.7: Gabor filtresi T2 goriintlisii 90° degeri i¢in uygulandiginda

elde edilen goriintii;

Sekil 12.8: Gabor filtresi T2 goriintiisii 180° degeri i¢in uygulandiginda

elde edilen goriintii;
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T1 imajiin 45° degerinde elde edilen imajda kontrast daha belirgin hale
geldi. Odemli alan koyulasip sinirlari ¢izilmis durumdadir. Kitlenin igindeki

Kistik alan ortaya ¢ikmis olup sinirlar belirgin durumdadir.

T1 imajinin 90° degerindeki imajda T1 imajinin tersi elde edilmistir. Bu
imajda 6demin i¢indeki hasar gormemis doku gabor doniisiimii ile ¢izilmistir.
Odemli alanin disindaki hasar gérmemis doku ¢izilmistir. Kitlenin igindeki

dokunun simirlar daha keskin kenarl1 olarak ¢izilmistir.

T1 imajimin 180° degerinde smirlar, T1 imajmin 45° ve 90°

degerlerindeki sinirlara gore belirgin degildir.

T2 imajinin 45° degerinde elde edilen imajda T1 degerinin 90°
degerindeki goriintiiniin tersi bir imaj elde edildi. Elde edilen imaj T1 degerinin
90° degerindeki goriintiide oldugu gibi 6demin i¢indeki hasar gormemis doku ve
O0demli alanin disindaki hasar gérmemis doku cizilmistir. Kitlenin i¢indeki

dokunun sinirlart daha belirgin olarak ¢izilmistir.

T2 imajinin 90° degerinde elde edilen imajda 6demli alanda beyin

dokusu elde edilmistir.

T2 imajmin 180° degerinde elde edilen imajda, TI1 imajinin

180° degerinde elde edilen imaja gore daha diisiik yogunluk elde edilmistir.
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