ANKARA UNIVERSITESI
FEN BILIMLERI ENSTITUSU

YUKSEK LiSANS TEZI

NUKLEER TIP’DA PLANER VE TOMOGRAFIK GORUNTULERDE
NUMERIK DEGERLENDIiRME

Feryal CAKIR

FiZiK MUHENDISLIiGi ANABILiM DALI

ANKARA
2007

Her hakki sakhdir



Prof. Dr. Dogan BOR danismanliginda, Feryal CAKIR tarafindan hazirlanan “Niikleer
Tip’da Planer ve Tomografik Goriintiillerde Niimerik Degerlendirme” adli tez
caligmast  27/02/2007 tarihinde asagidaki jiiri tarafindan oy birligi ile Ankara
Universitesi Fen Bilimleri Enstitiisii Fizik Miihendisligi Anabilim Dali’nda YUKSEK
LISANS TEZI olarak kabul edilmistir.

Baskan: Prof. Dr. Erkan IBIS
(Ankara Universitesi Tip Fakiiltesi, Niikleer Tip Anabilim Dali)

Uye: Prof. Dr. Dogan BOR
(Ankara Universitesi, Fizik Miihendisligi Anabilim Dal1)

Uye: Prof. Dr. Celik TARIMCI
(Ankara Universitesi, Fizik Miihendisligi Anabilim Dali)

Yukaridaki sonucu onaylarim.

Prof. Dr. Ulki MEHMETOGLU

Enstitii Miidiirii



OZET
Yiiksek Lisans Tezi

NUKLEER TIP’DA PLANER VE TOMOGRAFIK GORUNTULERDE
NUMERIK DEGERLENDIRME

Feryal CAKIR

Ankara Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisti
Fizik Miihendisligi Anabilim Dali

Danisman: Prof. Dr. Dogan BOR

Niikleer T1p goriintiileri organ fonksiyonlarinin saptanmasi ile ilgili dnemli bilgi verir.
Bu degerlendirmeler genelde goriintiilerin gorsel olarak incelenmesi ile gergeklestirilir.
Ancak sayisal goriintiilere uygulanabilen farkli algoritmalar ile goriintiilerden niimerik
sonuclarin da ¢ikarilmast miimkiindiir. Organ ya da organ i¢indeki anormal olusumlarin
niimerik olarak belirlenmesi, bu organ ile ilgili teshislerin daha dogrulukla yapilmasini
saglar. Planar goriintiilerde bilhassa sagilan 1sinlar ve kolimatérden artan mesafeyle
bozulan uzaysal ayirma giicii sonuglarda onemli hatalarin (%45) ortaya ¢ikmasina
neden olmaktadir. Tomografik kesitlerde ise niimerik degerlendirmeler daha dogrulukla
yapilmaktadir. A¢isal ve dogrusal 6rnekleme, foton azalimi, foton sagilmasi, kullanilan
gorlintii isleme filtreleri gibi faktorler sonuglari etkileyebilmektedir.

Bu calismanin amaci; bilgi toplama ve goriintii isleme parametrelerinin, niimerik
sonuclardaki dogruluga etkisinin arastirilmasidir.

2007, 82 sayfa

Anahtar Kelimeler: Niikleer Tip, Planer Hassasiyet, Jaszczak Fantomu, Tek Foton
Emisyon Tomografisi, Goriintii Isleme



ABSTRACT
Master Thesis

NUMERICAL EVALUATION OF PLANAR AND TOMOGRAPHIC IMAGES IN
NUCLEAR MEDICINE

Feryal CAKIR

Ankara Universitiy
Graduate School of Natural and Applied Sciences
Department of Engineering Physics

Supervisor: Prof. Dr. Dogan BOR

Nuclear Medicine images give significant information about estimation of organ
functions. In general, these evaluations are carried out with visual interpretation of
images. However, numerical results obtained from the implementation of different
algorithms provide better understanding of organ functions. Present of scattered
photons in the energy window as well as degradation of spatial resolution with the
increased distance from collimator cause significant errors (%45 ) for the planar images.
The accuracy of numerical evaluations can be improved in case of tomography images.
However limited angular and linear sampling, scatter and attenuation photons,
reconstruction filters may still effect the results.

The aim of this work is to investigate the effects of processing and acquasition
parameter to accuracy of numerical results .

2007, 82 pages

Key Words: Nuclear Medicine, Planar Sensivity, Jaszczak Phantom, Single Photon
Emission Computed Tomography, Image Processing
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1.GIRIS

Hastaliklarin teshisinde, organ ile ilgili fonksiyonel bilginin elde edilmesi onemlidir.
Niikleer Tip bu bilginin elde edilisinde 6nemli bir yer tutmaktadir. Niikleer Tip
caligmalarinda kullanilan sistemler sayim ve goriintiileme sistemleri olmak {izere ikiye
ayrilirlar. Sayim sistemleri, in-vitro uygulamalarda oldugu gibi insan viicudundan
aliman kan orneklerinin istenilen amag¢ dogrultusunda hazirlanmus, ilag radyoaktif madde
birlesimi ile beraber kullanilirlar. Goriintiileme sistemleri, tetkik edilecek organa gore
secilen radyofarmasotigin radyoaktif bir izotop ile kimyasal olarak baglanarak hastaya
verilmesi ve kaynak hale gelen organdan ¢ikan isinlarin dedekte edilmesi prensibine

gore caligirlar.

1958 yilinda Hall Anger tarafindan gelistirilen Gama Kamera ile gama kaynag1 organin
2 boyutlu (planer) goriintiisii elde edilebilmektedir. Niikleer Tipta tomografi, 1973
yilinda Hounsfield’in X-151n1  bilgisayarli tomografisini gelistirmesinden sonra
yapilmaya baslanmistir (Bor 1995). Bilgisayarli Tek Foton Emisyon Tomografisi
(Single Photon Emission Computed Tomography-SPECT) sistemlerinde, gama kamera
detektorii hasta etrafinda donerek belli agilarda 2 boyutlu (planar) goriintiileri toplar.
Elde edilen bu 2 boyutlu goriintiiler, bilgisayarda c¢esitli matematiksel yoOntemler
yardimiyla ii¢ farkli diizlemde (transaksiyel, koronal ve sagital) kesit goriintiilerine
cevrilir. 1978 yilinda kullanilmaya baslanan son teknoloji niikleer tip goriintiileme
sistemleri ise Pozitron Emisyon Tomografisidir. ( Positron Emission Tomography-

PET).

Niikleer Tip goriintiileme sistemlerinde, hastaligin dogru bir sekilde teshisinin
saglanmasinda goriintii kalitesi ¢ok Onemli bir yer tutmaktadir. Goriintii kalitesini
etkileyen faktorler arasinda; goriintli eldesi siirecinde radyoaktivitenin azalimi, yeterli
olmayan uzaysal ayirma giicii, foton sacilmasi, foton azalimi gibi fiziksel faktorlerin
yant sira hasta hareketi, kesitlerin elde edilmesinde tercih edilen matematiksel

yontemler ve cihazla ilgili teknik faktorler bulunmaktadir.



Niikleer Tip goriintiilerinin degerlendirmeleri kantitatif (sayisal) ve kalitatif (gorsel)
olmak iizere iki sekilde gerceklestirilebilir. Gorsel degerlendirme, viicudun farkl
kisimlarindan alinan goriintiilerdeki yogunluklar arasinda karsilastirmaya dayanir.
Sayisal degerlendirme, goriintii yogunlugunun aktivite ve hacim Olglimlerine

doniistimiinti gerektirir.

Bu calismanin amaci, organ yada organ i¢indeki olusumun en dogru aktivite ve hacim
Ol¢iimlerini verecek bilgi toplama ve degerlendirme parametrelerini belirleyerek;
lezyon dedeksiyonunu arttirmak, goriintiileme ya da tedavide Olciilen hacim ve aktivite
sonuglarina dayanarak uygulanabilir radyoniiklid kullaniminin limitlerini tayin etmek ve
radyoterapide planlama ve degerlendirme icin, organlardaki yada tiimorlerdeki

konsantrasyon farkliliklarini ortaya koyabilmektir.

Bu amagla ¢alismalar Ankara Universitesi Cebeci Niikleer Tip boliimiinde Siemens
E-Cam SPECT sistemi ve Ankara Universitesi Niikleer Bilimler Enstitiisiinde Mediso
TH-33 Gama kamera ile yapilmistir. Kesit goriintiilerinin eldesi ve goriintii

degerlendirmeleri Interview-XP yazilimiyla gerceklestirilmistir.



2. KURAMSAL TEMELLER

2.1 Gama Kameralarin Genel Yapisi

Gama kameralar ile statik gorlintiileme ve bir organ ya da damarsal yapidaki izotop
hareketinin zamana bagli degisimlerinin goriintiilendigi dinamik caligmalar yapilir.
Sekil 2.1°de bir gama kameranin genel yapist goriilmektedir. Gama kameranin iyi bir

dedeksiyon etkinligine ve yiiksek bir ayirma giicline sahip olmasi istenir (Bor 1992).

Sekil 2.1 Gama kameranin genel yapisi

2.2 Bir Gama Kameranin Komponentleri

Niikleer tipta kullanilan bir gama kameranin komponentleri Sekil 2.2°de goriilmektedir.
Gama kameralar genel olarak bir dedektor ile sinyal isleme ve kayit iinitelerinden
olusurlar. Kaynak hale getirilen organdan ¢ikan gama 1sinlar1 her bir yone dogru hareket
ederler. Detektoriin oniinde bulunan kolimator, kaynaktan (hasta) radyal dogrultuda
yayilan gama i1sinlarinin sadece detektore dik gelenlerinin gegmesine izin verir. Farkli
acillarda veya hasta icersinde sacilan fotonlarin detektére ulasmasini engellerler
(Sprawls 1987). Kolimatorlerin tasarimi, kullanilacak radyoizotopun enerjisi ve
gorlintiide istenen ayirma giicii yada hassasiyet parametreleri g6z Oniinde

bulundurularak yapilir. Yiiksek enerjilerde fotonun giriciligi artacagindan, septa



kalinlig1 daha fazla olan kolmatdrler segilir. Hassasiyetin 6énemli oldugu c¢alismalarda
delik caplar1 biiylik segilirken, ayirma giictiniin 6nemli oldugu ¢alismalarda delik cap1

kiiclik olan kolimatorler segilir.
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Sekil 2.2 Gama kameranin komponentleri

Niikleer tipta kullanilan dedektorler, talyum (TI) aktive edilmis olan sodyum iyodiir
(Nal) kristali igerirler. Kaynak organdan gelen gama fotonu kristalde sintilasyon
fotonlarma doniistiirtiliir. Kristalden ¢ikan sintilasyon fotonlar1 fotogogaltic1 tiip
(Photomultiplier Tube,PMT) dizisine gelir. Sintilasyon fotonlarimin en az kayipla
gecebilmesi icin, kristal ve PMT dizisi 6zel bir jel ile birbirine baglanir. Fotogogaltici
tiipe gelen sintilasyon fotonlari, fotokatottan elektron soker ve Sekil 2.3°de goriildigi
gibi bu serbest elektronlar aralarinda biiyiikk bir potansiyel farki olan dynodlarda
hizlandirilirlar. Dynodlar, hizlandirilmis olarak {izerine ¢arpan her bir serbest elektrona
karsilik ¢ok sayida elektron aciga c¢ikarabilecek yapiya sahiptirler. Her bir dynodda
sayilar1 ve hizlar1 artan serbest elektronlar sonugta anotta bir sinyal olustururlar. Buna

’voltaj pulsu” denir. Voltaj pulsunun biiyiikliigii, katoda gelen sintilasyon fotonlarinin



sayis1 ile orantilidir. Bu oranin kaybolmamas: i¢in tiipe uygulanan yiiksek gerilimin

stabil olmasi gerekir.

—=¢lkig simyali

r
T 1200 % &—

il
100 %

i

L

Annt

1000 %

r Giig

600 u
% kaynad

Dynotlar —

S00 %

;‘100 W

%SDEI W

+

Olaklayict grid

Fotokatot

Giris Pencerasi Sintilasyon Fotorm

Sekil 2.3 Fotogogaltici tiipiin ¢alismasi

Fotokatota ne kadar ¢ok sintilasyon fotonu ulasirsa, anotta o kadar yiiksek genlikli bir
voltaj pulsu olusur. Sekil 2.4’de goriildiigli lizere, gama fotonu B fotogaltic1 tiipiiniin
yakinina diismiis ve en yiiksek genlikli puls bu tiipiin ¢ikisinda gozlenmistir. C tiipli, A
tiipiine gore olaya daha yakindir ve ¢ikisi daha biiyiiktir.

Sekil 2.4 Fotogogaltici tiiplerin ¢ikiglar

Gergekte tiip ¢ikislart sekilde gosterildigi gibi mantik pulsu seklinde degildir. Lineer
kuyruklu pulslar, tiplerin hemen arkasindaki onyiikseltecler tarafindan kuyruklari

kesilerek Gauss fonksiyonuna benzer bir bicimde sekillendirilirler. Onyiikseltecler



bunun diginda, detektorden gelen kiiciik sinyalleri yiikseltmek, detektor ile elektronik
devreler arasindaki empedans esitligini saglamak ve bir siizge¢ devresi gibi davranip
giiriiltiiyii kesmek gibi islevlere de sahiptir (Knoll 1989). Yiikseltecler ise kazang
faktoriinii arttirarak, Onylikseltegten gelen ve milivolt seviyesindeki pulslar1 volt
seviyesine yiikseltir. Ayrica Onyiikseltecten gelen pulsu yeniden sekillendirir ve yanlis
bilgiye neden olan {ist liste binmis pulslart diizeltir. Sonugta sistem elektronigi

tarafindan islenebilecek pulslar elde edilir.

2.3 Pozisyonlama

Ekranda organ goriintiisiinii olusturan noktalardan her biri organdan ¢ikan gama
fotonunun yayimlanma noktasi ile uyum iginde olmalidir. Bu uyum ise elde edilen

sinyallerin dogru pozisyon bilgilerini icermesiyle gerceklestirilir.

Sinyali en yiiksek olan PMT, gama fotonunun soguruldugu noktaya en yakin olanidir;
ancak, bu PMT nin kristalin hangi bolgesinde oldugu bilinmemektedir. Diger PMT’ler
de sintilasyon merkezine olan uzakliklarina gore bir ¢ikis iiretmislerdir ve bu sinyallerin
biiyiikliiklerine gore tam bir pozisyonlama yapilamamaktadir. Bu amagla kristal, Sekil
2.5’de ( yalmz yedi tiiplik bolim icin ) gosteridigi gibi eksenlere ayrilir. Her
fotogogaltic1 tiipiin ¢ikist (X"), (X), (Y, ( Y) olmak iizere dort ayr kanala
yonlendirilir ve PMT’nin eksen {lizerindeki pozisyonuna gore direng ya da
kondansatorler kullanilarak sinyallere agirlik kazandirilir yani genlikleri arttirilir,

azaltilir.

Sonraki asamada toplam devreleri kullanilarak tiim PMT c¢ikislarindaki sinyaller
toplanir. Fark devreleri kullanilarak da, fotonun kristale ¢arptigi noktanin
koordinatlarin1 veren X,,, ve Y., sinyalleri asagida verilen esitlikler yardimiyla
bulunur.

Xpoz=K/Z (X)) - (X)) Yooz =K/Z ((Y)-(Y)) 2.1



Burada K bir sabit, Z ise enerji sinyalinin genligidir ve tiim c¢ikislarin toplam
devresinden gecirilmesi ile elde edilir. Cikis pulslarinin genlikleri enerjiye baglh oldugu
icin yiiksek enerjili bir fotonun sogurulmas ile diisiik enerjili bir fotonun sogurulmasi
farkli pozisyon degerleri verecektir. Bunu engellemek i¢in pozisyon sinyalleri enerji

sinyaline normalize edilmistir.

| > PMT

pSintilasyon
Kristali

Pl - i & @ 2
Fark Toplam
Devresi Devresi
X Analiziri

—— Katot Isinlan Tiipii

Sekil 2.5 Pozisyonlama devresi

Tiim toplam ve fark devrelerinden X.,, Yo, Ve Z sinyalleri elde edilmis olur. Uretilen
bu sinyaller sayisal ceviriciler (Analogue to Digital Converter, ADC) kullanilarak
sayisal hale gevrilirler. Bu sayisal sinyaller daha sonra enerji ve lineerite diizeltme
devrelerine giderler. Diizeltmelerden sonra Z sinyali, sadece belirlenen enerji
araligindaki pulslarin sayilmasini saglayan puls yiikseklik analizoriine (Pulse Height

Analyzer, PHA) gider.



2.4 Tek Foton Emisyon Tomografisinin Genel Yapisi

Niikleer Tipta; planar goriintiileme, {i¢ boyutlu kaynak organ goriintiisiinii iki boyuta
indirgeyerek verir. Bu nedenle, derinlik arttik¢a obje ile ilgili detaylarin goriintiilenmesi
zorlagir. SPECT de ise herhangi bir derinlikteki kesitin goriintiisii, bu kesitin alt ve
iistlinde bulunan tabakalarin etkisi ortadan kaldirilarak elde edilir. Tek foton emisyon

tomografisi Sekil 2.6’da goriilmektedir.

Sekil 2.6 Tek Foton Emisyon Tomografisi

2.5 Tomografik Goriintiiniin Elde Edilmesi

Bir onceki boliimde X,o, ve Ypo, sinyallerinin dogrudan ADC’ye, enerji sinyalinin ise
puls yiikseklik analizoriine gittigi agiklanmisti. Analizoriin ¢ikis liretmesi, yani enerji
sinyalinin se¢ilen pencere i¢inde olmas1 durumunda, pozisyon sinyallerinin bilgisayara
girigine izin verilir. GoOriintii, bilgisayar hafizasinda ayrilan bir alanda olusturulur
(Sekil 2.7). Bu alan kristalin benzesimidir ve tiim kristal sahasi bir matris seklinde
diistintilebilir. Pozisyon sinyalleri, bu matrisin elemanlarini gosterir. Yani, bir olaya ait
Xpoz V€ Ypo, sinyalleri, dedekte edilen olayin matrisin hangi noktasinda oldugu bilgisini
tasirlar. Bir olay dedekte edildigi zaman, sayisal pozisyon sinyallerinin gdsterdikleri

pozisyondaki matris elemaninin sayimi bir artar.
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Sekil 2.7 Bilgisayar ekraninda goriintii olusum diyagrami

Tomografide, dedektor hasta etrafinda donerek oOnceden tespit edilen agilarda bilgi
toplar ve bunlara projeksiyon denir. Sekil 2.8 belirli agilardaki projeksiyonlarin
bilgisayar hafizasina toplanmasini temsil etmektedir. Her agida elde edilen goriintiiler
bir bilgisayar hafizasina yerlestirilir. Donme iglemi bittikten sonra bilgisayar yeni bir
hafizaya, her agida toplanmis goriintiileri geri yansitir. Buna geriye projeksiyon denir.
Ancak, bu geri yansitis sirasinda bazi goriintli kusurlari ortaya ¢ikar ve daha sonraki

boliimlerde agiklanacak olan matematiksel islemler ile kusurlar giderilebilir.

Sekil 2.8 Belirli agilardaki projeksiyonlarin bilgisayar hafizasina toplanmasi



2.6 Calisma Amacina Gore Projeksiyonlarin Toplanmasinda Secilen Faktorler

2.6.1 Dedektor konfigiirasyonu

Ister tek dedektorlil, ister ¢ok dedektorlii olsun; sistemdeki dedektdr sayisi, sisteme bazi
avantaj ve dezavantajlar getirir. Giliniimiliz sistemlerinde cogunlukla iki dedektor
kullanilmaktadir. Dedektor konfigiirasyonu, sistemdeki dedektorlerin birbirlerine gore
konumlanmalarini ifade eder. Siklikla kullanilan dedekt6ér konfigiirasyonlar1 76° , 90° ,
180° “lik konfigiirasyonlardir (Sekil 2.9). Konfigiirasyonlarin se¢imi, ¢alisma tiiriine ve

hasta kalinligina bagl olarak degismektedir.

Sekil 2.9 Dedektor konfigilirasyonu ve yoriingesi

2.6.2 Dedektor yoriingesi

Dedektor yoriingesi, dedektoriin hasta etrafinda nasil bir geometrik yoriinge izleyerek
dondiigiinii ifade eder. Iki tiir dedektdr yoriingesinden bahsedilir. Bunlardan bir tanesi
dairesel yoriingedir. Dairesel yoriingede (Circular Orbit-CO), dedektorler hastanin
etrafinda, ayarlanan yatak ytiksekligi ve dedektér mesafesi degerlerinde, dairesel bir
yoriinge cizecek sekilde doner. Dairesel olmayan ikinci tiir yoriingede (Non Circular

Orbit-NCO) ise dedektorler, dedektdriin On ylizeyindeki algilayicilar yardimiyla,
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hastanin konumunu algilayip, dedektorlerin hastaya miimkiin olan en yakin mesafeden

gecgecegi eliptik bir yoriinge cizer (Sekil 2.9).

2.6.3 Projeksiyon goriintiilerinin sayisi ve elde edildigi matris boyutu

Matris boyutu, goriintiilenecek objenin bilgisayar ortaminda ne kadar goriintii elemant
yani piksel ile ifade edilecegini belirleyen parametredir. Matris boyutu klinik
calismalarda 64x64, 128x128 ve 256x256 boyutlarinda seg¢ilebilir. Matris boyutunun
artmasi sayisal gorlintliinlin ayirma giiciinii arttiracaktir. Bilylik matris boyutlarinda ise
sayim istatistiginin korunmasi i¢in projeksiyon basina daha yiiksek sayimlar alinmasi
gerekmektedir. Bu durumda ise ¢ekim siiresi uzayacak ve hasta hareketinin goriintii
kusurlarina yol agma olasilig1 artacaktir. Bu sebeplerden dolayr matris boyutu, ayirma
giicli ve sayim istatistigine gére optimum bir degerde secilmelidir. Projeksiyon goriintii
sayist kesit goriintiilerindeki sayim istatistigini degistirmesi agisindan onemli bir
parametredir. Calismalarda matris boyutu ve projeksiyon sayisi birlikte gdz Oniinde

bulundurulmalidir (Sekil 2.10).

64x64 matris 64 projeksiyon

128x128 matris 128 projeksiyon

Sekil 2.10 Matris boyutu ve projeksiyon goriintii sayisinin degisimi

2.6.4 Projeksiyon siiresi

Projeksiyon siiresi, dedektoriin her bir projeksiyonda ne kadar siire sayim alacagini

belirleyen parametredir. Iyi bir lezyon dedeksiyonu igin, kesit goriintiilerindeki

11



giiriiltiinlin optimum diizeyde olmasi istenir. Bunun i¢inde matris boyutuna bagli olarak
her projeksiyondaki sayim miktar1 belli bir degerin altinda olmamalidir. Ayrica
dedektoriin yiiksek sayim hizlarinda 6lii zamana girmesi ve bunun sonucunda hatali
degerlendirmelerin yapilmasi s6z konusu oldugundan hastaya verilen radyoaktivite
miktar1 da belli bir degerin lizerinde olmamalidir. Her bir projeksiyonda toplanan sayim

ve hastaya verilen radyoaktivite miktari siireyi belirleyen parametrelerdir.

2.6.5 Diizeltme tablolarinin secimi

SPECT sistemlerinde, performansin zamana bagli olarak degismemesi gerekir. Bu
nedenle bazi bilgisayar tekniklerinin uygulanmasiyla dedektér ve ilgili elektronigin
kalibrasyonlarinin devamlili§i saglanir. Bu diizeltmeler; enerji, lineerite, homojenite,
donme merkezi diizeltme tablolaridir. Bu diizeltmelere fototlip kazanclari, kristal
hassasiyeti ve sistemin elektronigi gibi etkenlerin zamanla degigsmesinden dolay1 ihtiyag

duyulur (Bor 1990).

2.7 Kesit Goriintii Eldesinde Kullanilan Algoritmalar ve Filtreler

2.7.1 Algoritmalar

Kesit goriintiilerinin elde edilmesi, obje etrafinda belirli acilarda alinan projeksiyon
bilgilerinin bilgisayarda degerlendirilmesi ile gerceklesir. Tiim projeksiyon bilgilerinin

elde edilmesi, agrya gore organdaki radyoaktivite sayim yogunlugu fonksiyonunun

(f(x,y)), her 151n i¢in integrasyonu ile olur (Sekil 2.11).

Po(xp)=  f(x,y)dy: (2.2)

12



Sekil 2.11 Projeksiyonlarin elde edilmesi
Tomografide elde edilecek radyoaktivite sayim yogunlugu fonksiyonu, ilgili organda
yerlesmis ve dedektore kadar olan ortamda azalima ugramis izotop dagilimi oldugu i¢in,

p(x,y) azalim katsayisi olmak tizere, projeksiyon ifadesi genel olarak asagidaki gibi

yazilabilir (Bruyant 2002).

Po(x) = f(xy) exp {- j H(xey) dys fdye (2.3)

Elde edilen bu projeksiyon bilgilerinden, kesit goriintiilerini elde edebilmek igin
kullanilan algoritmalari, tekrarlayici yontemler ve filtre geriye projeksiyon ydntemi
olarak iki grupta inceleyebiliriz.

2.7.1.1 Tekrarlayici yontemler

Tekrarlayict yontemlerin temeli, kesit goriintlisiine ait projeksiyonlar ve pikseller

arasindaki lineer denklem takimina cebirsel ¢6ziim bulmaya dayanir.

Bir projeksiyona ait 1smlarin toplamu (p;) ile j pikselinin sayisal degeri (f;) arasinda

N
QWi fi=p i=12,...M 2.4)
=l
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ifadesi bulunmaktadir. Burada M, tiim yonlerdeki projeksiyonlara ait toplam 151n sayist,
N goriintiideki toplam piksel sayis1 ve Wj; , j’nci pikselin i 1s1n1in toplamina katki yapma
agirhik faktort olarak tanimlanir. Burada j pikselinin sayisal degeri (f;) ‘Ters ¢evrilmis
matris yontemi’ yardimiyla N bilinmeyenli M adet lineer denklem takiminin ¢6ziimii ile

elde edilir (Bruyant 2002).
< -1

f=2'p (2.5)
i=1

Bazi yaklagimlar altinda 2.5 denkleminin ¢éziimii mevcuttur. Bu ¢éziimler Kaczmarz
tarafindan gelistirilen ‘Projeksiyonlar Metodu’ teknigine goére bulunur (Kaczmarz
1937). Bu teknige gore tahmini bir baslangic goriintiisii secilir ve bu goriintiiye ait
projeksiyonlar hesaplanir. Daha sonra ise, hesaplanan projeksiyonlar ile olgiilen
projeksiyonlar karsilastirilarak her piksel i¢in bir diizeltme faktdrii bulunur ve son
olarak bu faktorler yardimiyla piksellerin yeni degerleri hesaplanir. Matematiksel olarak

bu yontem,

fj(i) _ fj(H) + Pj\,/ —d w,
ZWZ (2.6)

ik
k=1

seklinde verilebilir. Burada £, i’nci; £ ise (i-1)’nci tekrardan sonra hesaplanan

projeksiyonlara gore j pikselinin degeridir. q; ise

N
q, = fW, (2.7)

k=1

denklemi ile verilir ve (i-1)’nci tekrardan sonra hesaplanan projeksiyona ait 151 toplami

olarak ifade edilir. Buna gore i’nci tekrar ile bulunan j’nci piksel i¢in diizeltme faktorii,

14



i ; -, Pi— 4,
Afj():fj()_fj( 1)_|_N W;]
2 28)
k=1

seklinde bulunur. Tiim yontemlerde tekrar sayisi arttikca goriintii daha da gercege
yaklasir. Bu yontemlerde 6nemli olan, en az tekrar ile 6l¢iilen ve hesaplanan degerlerin
birbirine en yakin olmasidir. Asagida tekrarlayici yontemlerden (Maksimum Olasilik
Beklenti Maksimizasyonu (MLEM), Sirali Alt Gruplar Beklenti Maksimizasyonu
(OSEM) ve It-W ) bahsedilmistir.

a) Maksimum Olasilik Beklenti Maksimizasyonu (MLEM)
MLEM yonteminde diizeltme katsayilari; olasilik hesaplar1 kullanilarak, her 1sm ve

piksel i¢in ayr1 olarak hesaplanir. Basit olarak MLEM ydnteminin algoritmasi,

M

Z%ﬁ

f*jyeni — f}eski i:IM ql' (29)

G
i=1

seklinde verilir. Burada c;; ‘gecis matrisi’ olarak adlandirilir ve 1 1sinimin toplamina, |
pikselindeki sayimlarin katkida bulunma olasiliklaridan hesaplamir. £ ve £ |
pikselinin diizeltmeden sonraki ve dnceki degerleri; p;, 1 1sinindan dlgiilen deger; q; ise
bir onceki diizeltmeden (k-1’nci diizeltme) sonra hesaplanan projeksiyonda bulunan i

1sininin toplamidir ve

_ (k-1)
4 =2, ¢/ (2.10)

j
bagintisi ile verilir. Yonteme gore, baslangic olarak, piksellere olasilik hesabindan

bulunan ve sifirdan farkli olan degerler verilir. 2.10 bagintisindan anlagilacagi gibi

toplamlar j pikseli lizerinden gegen tiim 1sinlar iizerinden yapilir ve toplamlarin orani
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piksel baslangi¢ degeri ile carpilir. Tiim pikseller icin bu islem tamamlandiginda bir
tekrar tamamlanmis olur. Pikseller i¢in bulunan bu degerler yeni tekrarin baslangic

degeri olarak alinir ve ikinci tekrar yapilir (Bruyant 2002).

b) Sirali Alt Gruplar Beklenti Maksimizasyonu (OSEM)

OSEM yonteminde kullanilan matematiksel algoritma,

ZCU&

\fj)}(,%i — ffSki ieS, qi (211)
2.6

ieS,

seklindedir. Yontemin MLEM yonteminden farkliligi 2.9 ifadesindeki toplamlarin, j
pikselinden gecen tiim projeksiyonlara ait 1sinlar iizerinden degil, S, ile tanimlanan alt

gruplar icerisinde bulunan ve j pikselinden gecen 1sinlar tizerinden yapilmasidir.

2.11 ifadesine gore, ilk alt gruba ait ve j pikseli lizerinden gegen 1sinlar icin toplam
yapilir ve j pikselinin degeri f; , bu noktada diizeltilir. f;’nin yeni degeri, ikinci alt grup
icin eski deger olarak alinir. Diizeltme j pikseline yansitildiktan sonra diger alt gruplara
gecilir. Tim alt gruplar bittiginde bir tekrar tamamlanmis olur. Sonraki adimda ikinci
tekrara gecilir. Klinik agidan yeterli bir goriintii elde edilene kadar bu islemler tekrar

yapilir.
OSEM yonteminde tek bir alt grup secilmesi durumunda, tiim projeksiyonlara ait 1ginlar
ayni grup icersinde bulunacagi i¢in yontem, MLEM yontemine indirgenmis olunur.

OSEM yontemi, islem hizi agisindan MLEM ile ayni diizeydedir.

OSEM ve MLEM iterasyon esitligi, bulaniklik ve foton azalim terimlerini de igerecek

bicimde farkli bir notasyonla ifade edilebilir.
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ﬂ_(x), tim projeksiyonlar ve noktalar iizerinden foton azaliminin ortalamasini ve

ZH:ZM: toplami, geriye projeksiyonu ifade etmek {lizere; Esitlik 2.12, OSEM ve

MLEM iterasyonunun farkli temsilini gostermektedir.

1 i : olciilen _ projek
A (x) = AP (x)=— bulaniklikxazalim =
2 ( ),B(x) ;; {hesaplanan_projek} (2.12)

c) It-W
[t-W yontemi bulaniklik ve foton azalimini, projeksiyon ve geriye projeksiyon adimlari
boyunca MLEM ve OSEM yontemlerine benzer tarzda modeller. Fakat bu iki
yontemden farkli olarak It-W ‘da, geriye projeksiyon boyunca bir ramp filtre uygulanir

ve 2.13 ifadesinde gosterildigi gibi bazi ilaveler yapilir.

(k+1) _a(k) e c T . .
A (x)=A"(x)+ K.C(x).R® ;Zu:bulamklzkxaza hm[olc_ proj — Hes _ pi"O]] (2.13)

2.13 ifadesindeki K, iteratif yumusatmay1 (relaxation) ve C(x) = (1/ ﬂ_(x))Z uzaysal
ayirma giiclinlin derinlik ile bozulmasina karsi degisim diizeltmesini ifade eden
terimlerdir. R®, ramp filtrenin tek boyutlu konvoliisyonunu ifade eder. Yontemde

kullanilan ramp filtre geriye projeksiyon yonteminde kullanilan ramp filtre ile aynidir.
2.7.1.2 Filtre geriye projeksiyon yontemi

Yontem, projeksiyonlarda alinan bilginin  yeniden olusturma matrisine geri
yansitilmasidir. Hasta kesitinden alinan bilgilerin hangi derinlikte oldugu bilinmedigi
icin bu yansitma o dogrultudaki tiim piksellere yapilir. Tiim yonlerdeki projeksiyonlar
matrise yansitildiginda bilgilerin {ist iiste bindigi noktada objenin gercek goriintiisii

bulunmaktadir (Sekil 2.12).
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Sekil 2.12 Geriye projeksiyon ve filtre geriye projeksiyon yontemi

Geriye projeksiyonun matematiksel ifadesi,
by(x,y) = [ B(R)5(r)dR (2.14)

seklindedir. Bu ifade Slgiilen projeksiyonlarin ayni dogru boyunca geri yansitiliglarini

verir. Bu islem tiim agilarda tekrar edilirse,
I1

£,(6,p) = [by(x,y)d0 2.15)
0

esitligine ulasilir. 2.14 ifadesi 2.15°de yerine konulursa

1,(x,y)=[dO[ P,(R)5(r)dR (2.16)
0

elde edilir. Ancak projeksiyonlarin bu sekilde geriye yansitilmasi gercek objeyi 1/r
kadar degistirir. Yani yeniden elde edilmis goriintii aslinda gergek goriintliniin 1/r ile

karismis (konvolve olmus) halidir. Bu bozulmaya yildiz etkisi denir. Bu etkinin ortadan



kaldirilabilmesi i¢in goriintiiniin frekans uzayinda yokus fonksiyonu (ramp filtre) ile
carpilmasi gerekir. Ayni islem yokus fonksiyonunun konum uzayindaki esdegeri olan

‘sinc’ konvoliisyonu ile de ger¢eklestirilebilir (Bruyant 2002).

flx) = flwp)es 2.17)

Yokus fonksiyonunun yiiksek frekanslar1 gecirgenligi fazladir. Bu nedenle geriye
projeksiyon sirasinda giirliltii 6nemli miktarda artmaktadir. Yokus fonksiyonu ile
beraber ‘Pencere fonksiyonu’ adi verilen filtrelerin kullanilmasi giirtiltiiniin

azaltilabilmesi i¢in 6nemlidir.
2.7.2 Filtreler

Kesit eldesinde ihtiyag duyulan filtreler ile giirliltiiyli azaltmak, goriintiilerdeki

artefaktlar1 kaldirmak ve ayirma giiciinii arttirmak miimkiindiir.

Uzaysal ortamda elde edilen goriintii, frekans ortaminda da  analiz edilebilir.
Gorilintiilemede frekans, belirli bir mesafede sayimin degisim hizi olarak tanimlanir. Bu
anlamda yiiksek frekans giiriiltiiniin, diisiik frekans ise backgroundun karsiligidir

(Hamming 1977).

Uzaysal ortamda goriintii iki boyutlu koordinatlarda x ve y ye bagh olarak f(x,y),
frekans ortaminda ise farkli genlik veya frekanslardaki siniis ve cosiniis
fonksiyonlarinim toplami olarak temsil edilir. iki boyutlu fonksiyon f(x,y) ile

tanimlanmis goriintiliniin, iki boyutlu fourier dontigiimii,

00 o0

Flu,v)= J- J.f(x,y)e_Zj(“x+VY)dxdy (2.18)

—00 —00
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seklindedir. Goriintiiniin fourier donilisiimiiniin uzaysal ortamda temsili ise (2.19)

esitligindeki gibidir.
fy)= | [Fluvldudy (2.19)

SPECT de frekans ortamindaki filtreleme islemi, uzaysal ortamda elde edilen
goriintiiniin fourier doniisiimii ile frekans ortamina gegilmesi ve burada goriintiiye filtre
uygulanarak, daha sonra goriintiiniin ‘Ters Fourier Doniisiimii’ alinip uzaysal ortama
geri doniilmesiyle gergeklestirilir. Uzaysal ortamda filtrelemenin yapilmasi hem islem
uzunlugunu hem de karmasikligin1 getirir. Frekans uzayinda yapilan filtreleme islemi

daha kolay ve kisadir.

Tim filtreler, kesim frekanst (cut-off p ., ) ile smirlandirilir. p, goriintiideki
maksimum frekans1 gosterir ve kullanici tarafindan belirlenir. Diisiik secilen kesim
frekansi ayirma giiclinii azaltir, goriintii daha ¢ok yumusatilmis gibi goriiniir. Yiksek
secilen kesim frekansi ile ayirma giicii iyilestirilebilir ancak giiriiltiide artar. Filtre
uygulanmamis goriintiideki maksimum frekans Nyquist frekansidir ve d bir piksel

boyutu olmak {izere aralarinda fyquis=1/2d seklinde bir iliski vardir.

Daha once Filtre Geriye Projeksiyon yonteminde yildiz etkisinin ortadan kaldirilmasi
icin gorilintliniin frekans uzayinda, yiiksek frekans genliklerinin artmasina neden olan
yokus fonksiyonunun kullanilmasi gerektiginden bahsedilmisti. Ayrica diger iteratif
yontemlerde de kesit eldesi yonteminin bir sonucu olarak frekans uzaymnda yiiksek
frekans genliklerinde artis gézlenir ve bu artig artan iterasyon sayisiyla beraber ¢ogalir.
Frekans uzayinda, yiliksek frekans genliklerindeki bu artis goriintiiye artan giiriilti
olarak yansir. Bu giiriiltiiniin azaltilmasi i¢cin Pencere Fonksiyonu ad1 verilen filtrelerin

kullanilmasi gerekmektedir.
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Kesit goriintii eldesinde ya da elde edilmis goriintii iizerinde uygulanacak filtreler algak,
yliksek ve orta gegirgen filtreler olarak tanimlanmistir. Yiiksek gecirgen filtreler (ramp-
yokus), goriintiide keskin kenar ve detaylarin temsili olan yiiksek frekansi gegirirler,
ancak giirtiltiide artar. Orta gegirgen filtreler (hamming, sheep-logan), optimum frekans
araligin gegcirirler. Algak gecirgen filtreler (butterworth, hanning, parzen), belirli bir
frekans iistiinii gegirmezler. Glriiltii ve keskinlik azalir. Goriintli daha ¢ok yumusatilmis

gibi goriiniir.

Bir pencere fonksiyonu ile yokus fonksiyonunun frekans uzayinda ¢arpilmis hali Sekil
2.13’de verilmistir. Burada pencere fonksiyonu olarak, farkli kesim frekansi ve gii¢

faktorii parametrelerindeki buttterworth filtre kullanilmistir.

Butterworth Ramp Butterworth Ramp

Cut-Off: 40% Cut-Off: 60%
Order: § Order: 5
nz 02
Muttiplicd Multiplied
o 0
0% 20% A0% a0% a0n% 100% 0% 20% 40% an% 80% 100%
Frequency (% of Nyquist Freq.) Frequency (% of Myquist Freq.)

Butterworth Ramp

04
Cut-Off: 40%
Order: 3

Multiplicd

0% 20% 40% 0% 80% pULIEY
Froquency (% of Npquist Freq)

Sekil 2.13 Frekans uzayinda filtre gdsterimi

Kesit eldesinde kullanilan farkli algoritmalar ve filtreler, goriintii kalitesinde ve

goriintliiden elde edilecek sayisal verilerde degisiklik gostermektedir.
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2.8 Planer ve Tomografik Goriintii Kalitesine ve Degerlendirmesine Etki Eden

Nedenler

2.8.1 Kamera performans ozellikleri

a) Homojenite

Dedektor homojenitesi, dedektér homojen bir kaynak ile her noktasinda esit olarak
isinlandiginda elde edilen goriintiideki sayim yogunlugu farkliliginin olmayisi olarak
tanimlanir. Homojenite degerlendirmesi kolimatdrlii ve kolimatdrsiiz olmak iizere iki

sekilde gergeklestirilir.

Planar goriintiilerdeki homojenite bozukluklari, kesit goriintiisii olusumu sirasinda her
yonden sistematik bir sekilde kesit goriintiisiine yansiyacaktir. Planar goriintiideki
homojenite bozuklugu kesit goriintiisiinde, donme merkezi etrafinda sicak ve soguk bir

ring seklinde olacaktir. Bu bozulma etkisine ring artefakt denir (Sekil 2.14).

Sekil 2.14 Kesit goriintiistindeki soguk ve sicak ring artefaktlar

b) Uzaysal Aywrma Giicti

Dedektoriin birbirine yakin iki objeyi ayri ayri goriintiileyebilme yetenegine uzaysal
ayirma glicii denir. Gorlintiilenebilen objeler arasindaki mesafe azaldik¢a ayirma giicti
iyilesir. Uzaysal ayirma giicii degerlendirmeleri hem gorsel hem de sayisal olarak

Olciilebilir.
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Sistem ayirma giicii, dedektdr ve kolimatdriin ayirma giiciine baglidir. Dedektdriin
ayirma giicli, sintilasyon fotonlarinin istatiksel dagilimindaki dalgalanmalardan,
compton olayr sonucunda sacgilan fotonun kristalde durdurulmasindan ve kristal
kalinligindan etklenir. Kolimatoér ayirma giicli ise kolimator delik capina, boyuna ve
kolimator-kaynak mesafesine gore farklilik gosterir. Klinik ¢aligmalarda, objeye ait en
ufak detaymn goriintiilenebilmesi i¢in kullanilan izotopa gore en uygun kolimatdriin,
PHA pencere ayarinin, minimum kolimator-kaynak mesafesinin ve miimkiin olabilen

en ince kristalin kullanilmasi gerekir.

Tomografik uzaysal ayirma giiciinde, yukarida ifade edilen nedenlerin disinda kesit
goriintii  eldesi siirecinde secilen filtrelerin de etkisi bulunmaktadir. Giiriiltiiniin
engellenmesi icin kullanilan pencere fonksiyonlarinin kesim frekanslarmin diisiik

secilmesi giiriiltiiyii azaltirken, kiigiik detaylarin goriintiilenmesini zorlagtiracaktir.

Hasta igersindeki ilgili kaynagin tomografik goriintiisii alinirken, her acida dedektor
kaynak mesafesi degisir. Bu nedenle kesit goriintiilerinde bozulmalar meydana gelir ve

kiigiik objelerin ayirt edilmesi zorlasir.

c) Enerji Ayrrma Giicti
Dedektoriin birbirine yakin enerjideki iki fotonu ayirabilme yetenegi enerji ayirma giicti
olarak tanimlanir ve enerji spektrumundaki fotopikin yar1 yiiksekligindeki tam

genisligin fotopik enerjisine orani ile yiizde cinsinden elde edilir.

%Ayirma Giicii = FWHM/ E( x100 (2.20)

Kristalde sintilasyon fotonlarinin olusmasindan fotogogaltici tiip anodunda bir sinyal
olusuncaya kadar gecen tiim asamalardaki istatistiksel dalgalanmalar, fotokatodun
homojen olmayan hassasiyeti, stabil olmayan yiiksek gerilim ve elektronik devrelerden

kaynaklanan giiriiltii, enerji ayirma giiciinii bozucu etki yapar.
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¢) Zamansal Ayrrma Giicti ve Sayim Hizi Performansi

Dedektoriin ¢ok kisa zaman aralifinda olusan olaylar1 ayri1 ayri olaylar olarak ayirt
edebilmesi dedektoriin zamansal ayirma giicii yetenegidir. Nal(Tl) kristalinin azalim
zamani, elektronik devrelerin davranisi, sistemin sayim hizi kapasitesini etkileyen
faktorlerdir. Kristalde olusan sintilasyon fotonlarin bir elektrik pulsu haline gelmesi
ve goriintiide bir nokta olusturmasi, mikro saniyeler mertebesinde zaman alir. Sistem bu
stire icersinde baska bir pulsa karsi duyarsizdir ve bu siire 6lii zaman olarak tanimlanir.
Olii zamandan dolay: sistemin sayim hizi performans: diismektedir. Sayim hizi
performansini etkileyen diger parametre sacilan foton sayisinin artmasidir. Bazen iki
sacilan gama 1511 ayni1 anda dedekte edilir. Eger bunlarin toplam biiyiikliikleri gercek

pike yakin ise bu durumda uzaysal ayirma giicii bozulur.

d) Sistem Hassasiyeti

Bir gama kameranin herhangi bir kolimator i¢in radyoaktif bir kaynaktan salinan gama
isinlarmin belirli bir kesrini kayit edebilme yetenegi rolatif hassasiyetidir. Dedektor
boyutlarina gore ¢ok biiyiik diizlemsel bir radyoaktif kaynaktan, dedektoriin birim alani

icin kayit edilen sayim hiz1 mutlak hassasiyet olarak tanimlanir.

Dedektor hassasiyeti, kristal kalinlig1 ve pencere genisligi ile dogru, foton enerjisi ile
ters orantilidir. Sistem hassasiyeti ise kolimatdr septalarn ile kaplanmamis dedektor
alaninin toplam alana olan oranina baglidir. Kolimator 6zelliklerine gore uzaysal ayirma
giicli iyilestik¢e hassasiyet azalicaktir.

2.8.2 Fiziksel nedenler

2.8.2.1 Foton azalimi ve diizeltme yontemleri

Hasta icersinden ¢ikan fotonlar yollarina devam ederken i¢inde bulunduklari ortamla

etkileserek azalima ugrarlar. Bu azalim, hastanin i¢ bolgelerinden gelen fotonlarda,

kenarlardan gelenlere gore daha fazladir. Bu nedenle, kesit goriintiilerindeki aktivite
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dagilimi, gergek dagilimi yansitmamaktadir. S6z konusu bu azalim Beer-Lambert

kanununa gore asagidaki gibi ifade edilir.

N=Npexp (- ¢ Xx) (2.21)

Ny kaynak hale getirilmis organdan ¢ikan fotonlarin sayisi, N x mesafesini gecerek

dedektore ulagan foton sayisi ve p ise dogrusal azalim katsayisidir.

Foton azalimi gorsel olarak, homojen bir objenin kesit goriintiisiiniin merkezinden
gecen bir profil yardimiyla gozlemlenir (Sekil 2.15). Sekilden de anlasilacagi gibi,
aktivite dagilimi homojen olan bir kesit goriintiisiinde i¢ kisimdaki sayim yogunlugu,

kenarlarina gore daha diistiktir.

_J

Sekil 2.15 Homojen kesit goriintlisiindeki foton azalimi

Goriintli kusurlarina, lezyon kontrastlarinin azalmasina ve niimerik degerlendirmelerde

hatalara neden olan foton azalim1 farkl tekniklerin kullanimiyla diizeltilebilir.

Foton azalimi, kesit goriintiilerinde kenardan merkeze dogru piksel sayimlarini azaltir.
Foton azalimimin diizeltilmesi, her bir piksele sayim kayiplarinin tekrar eklenmesi
olarak basitce ifade edilebilir. Ancak her bir projeksiyon i¢in, Esitlik 2.21°de verilen

azalim ifadesi incelenecek olursa, x ’niin hem dokuya hem de enerjiye bagimliligi ve

x’in de bilinmeyisi foton azalim diizeltmesini giiclestirecektir. Diizeltme ydntemleri,
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azalim katsayisin1 sabit kabul eden ve etmeyen yoOntemler olarak iki grupta

incelenebilir.

a) Azalim katsayisinin (i ) sabit kabul edildigi yontemler

Bu diizeltme tekniklerinde azalim katsayisi sadece enerjiye baghdir.

e Diizeltmenin Projeksiyonlarda Yapilmasi (Hiperbolik Sin Diizeltmesi)
Projeksiyonlarin 360° boyunca elde edilmesi durumunda birbirinden 180° zit yonde
alimmis projeksiyonlarin aritmetik yada geometrik ortalamalarmin elde edilmesiyle

foton azalimi diizeltilebilir. Sekil 2.16°da Hiperbolik Sin Diizeltmesi gosterilmistir.

p(xy)=C
m-(FT./2) . m+(fL/2)
P(-R,0 +m) Pv(R.9)

Sekil 2.16 Hiperbolik Sin Diizeltmesi

Burada, L projeksiyonun gectigi toplam mesafe, C aktivite konsantrasyonu, m kaynak
derinligi, f ise aktivite i¢eren sogurucunun toplam organ igerisindeki kesridir. 0° ve

180°°deki projeksiyonlar yazilirsa;

Y/

m+—

P(RO)=C | 2:axp{— (L — x)dx) (2.22)
1L

m——

2
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jA

m+

P(-RO+7)=C | Zexp(— Lox ) (2.23)
L

m——

2

Hiperbolik Sin Diizeltmesi

{Py(R,0).Py(- R,0+ ﬂ)}é = %exp(— %j sinh(%) (2.24)

Higbir foton azaliminin olmadig1 durumda projeksiyonlar
P(R,6)=CfL (2.25)

seklinde ifade edilebileceginden dolayi, bu ifadede C aktivite konsantrasyonu ¢ekilerek

Esitlik 2.24°de yerine yazilirsa, P(R,H) diizeltilmis projeksiyon ifadesi elde edilir.

P(R,6) = {P7(R,S izf(fg(; /Rz ;9 + 7))

exp(uL /2 ufL/2) (2.26)

e Diizeltmenin Kesit Gorlintiilerine Yapilmasi (Chang Y 6ntemi)
Chang yonteminde azalim diizeltmesi kesit goriintiilerine uygulanir, bdylece viicut
sinirlarinin her bir kesiti i¢in ayr1 ayri diizeltme miimkiin olur. Bu sayede, bir kesitten
digerine sekil ve biiyiiklik farki gosteren viicut kisimlari i¢in diizeltme islemi daha

dogru bir sekilde gergeklestirilir.
Yontem, ortamin homojen bir azalim katsayis1 oldugunu kabul eder ve bu ortamin

boyutlar1 bir transmisyon Ol¢timii yada ikinci bir elektronik pencere ile compton

bolgesinden alinan bilgilerle bulur.
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Diizeltme faktori C(x,y), / (@)(X,y) noktasi ile ortamin kenar1 arasindaki azalim miktar1

olmak iizere su sekilde hesaplanir.

C(x,y) = {ﬁZe’”(g")} (2.27)

i=1

[Ik basamakta, diizeltme i¢in azalim etkisindeki orijinal projeksiyonlardan elde edilen

goriintli (fy) bu diizeltme faktorii ile carpilir.
fi=10.C(x,y) (2.28)

Ikinci basamakta, sabit azalim katsayisi ve ortamm boyutunun bilinen degerleri

kullanilarak yeni projeksiyonlar fj(x,y)’den hesaplanir.

P,(1,0) = [ fi(x,y)e " dl (2.29)
Hata projeksiyonlart ise orijinal ve hesaplanmis projeksiyonlarin farkindan elde edilir.
P,. (ﬁi,r): P, (ﬁi,r)— Pz(ﬁi,r) (2.30)

Azalima kars1 diizeltilmis hata goriintiisii bu projeksiyonlardan elde edilir ve diizeltme

icin C(x,y) faktori ile ¢arpilirsa
Sraa 53)= frua C(x,9) (2.31)

elde edilir. ikinci basamaktaki diizeltilmis goriintii ise J/ wa (%) *nin ilk basamak

goriintlisii ile toplanmasindan elde edilir.
fz(x,y)= ﬁ(x7y)+ﬁ12ta (x,y) (232)
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b) Sabit Olmayan Azalim Katsayisimin (u ) Kullanildigi Yontemler
Kalp ve akciger gibi bazi organlarin goriintiillenmesinde g degeri farkli olan dokular
vardir. Boyle durumlarda sabit bir g kullanilmasi goriintiilerde bozulmalara ve sayisal

degerlendirmelerde hatalara yol acar. Bu nedenle, kesit goriintiilerinin elde edilecegi

viicut kisminin x haritas1 ¢ikarilmalidir. Daha sonra ise Chang diizeltme yonteminde
sabit x yerine her nokta i¢in elde edilmis g degerleri kullanilabilir. Sabit olmayan

azalim katsayisi, viicut disinda bulunan kaynaklarla yada X-1s1n tomografisinin

kullanimiyla elde edilen transmisyon goriintiilerinden belirlenebilir.

2.8.2.2 Sacilmus fotonlar ve diizeltme yontemleri

Goriintli kalitesi tlizerine 6nemli etkisi olan hasta i¢indeki sagilmis fotonlar, sagilma
nedeniyle yon degistirdiklerinden, dedekte edilmeleri durumunda organdaki farkli bir
noktadan geliyorlarmis gibi goriintiilenir. Niikleer tipta, organ goriintiisiiniin dogru bir
sekilde elde edilmesi i¢in, kullanilan radyoaktif maddenin enerji spektrumundaki
fotopik bolgesinde acilan pencereden alinan bilgiler kullanilir. Bdylece sagilan
fotonlarin biiyiik bir kismi elimine edilir. Ancak, diisiik acilarda sagilan fotonlar az
enerji kaybettikleri i¢in pencere igersine girerler (Sekil 2.17). Bu durum bile hasta

icersindeki gercek aktivite dagiliminin belirlenmesine engel olur.

FOTORIK,
pencere

Sayin

SACILMIS FOTOR

FutyHM

UsT USTE BiNMIS BALGE

Enetji

Sekil 2.17 Enerji spektrumunun gdsterimi
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Sacilan fotonlarin etkisi ‘Kontrast’ ile dl¢iiliir. Kontrast, hasta i¢ersindeki bir olusumun
veya bir objenin sayim miktarinin, ¢evresindeki sayim miktarina olan farkliligi olarak
tanimlanir. Eger objenin sayimi, ¢cevre sayimindan fazla ise obje, ‘sicak’; az ise *soguk’
olarak adlandirilir. Kontrast 6l¢timii, obje ve cevre lizerinde ¢izilen ilgi alanlan ile

gercgeklestirilir. Kontrast yiizde olarak,

obje - gevre

% Kontrast = +——F— x100 (2.33)

gevre

verilir. Burada C,jc obje goriintiisii tizerinde ¢izilen ilgi alaninin ortalama sayimi, Ceeyre
ise cevre lzerinde ¢izilen ilgi alaninin ortalama sayimidir. Sagilan fotonlarin pencere

icerisindeki oraninin artmasi kontrasti azaltir.

Goriintli kalitesini ve degerlendirilmesini olumsuz etkileyen bu durumun diizeltilmesi
icin uygulanan bir¢ok teknik bulunmaktadir. Bu tekniklerden bir kismi toplanan bilgi
icersindeki sacilan foton dagiliminin tahminine dayanir. Bu tahmin ile sacilan fotonlarin
etkisi goriintiiden ¢ikarilir. Fotopikin iki yar1 kismindaki sayimlarin oranindan sagilan
foton kesrini bulmak miimkiindiir. Uygulanan bu yontem ile goriintideki giiriiltii

artmaktadir (Bronzino 2000).

Diger bir yontemde ise, spektrumda compton bolgesinde agilan bir enerji penceresinden
alman sayimlarin belli bir oran1 kullanilarak, fotopik icersine giren sagilan fotonlarin
kesri saptanmaya c¢alisilir ve goriintiiden ¢ikarilir.

2.8.2.3 Giiriiltii

Goriintl kalitesini etkileyen nedenlerden biri olan giiriiltii, homojen aktivite dagilimina

sahip bir objenin goriintlisiindeki piksel iceriklerinin birbirlerine goére olan

farkliliklarinin bir Ol¢iisiidiir. S6z konusu giiriiltii, sistemin kendisinden kaynaklanan
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sistematik giiriiltii ve dedekte edilen foton sayisindaki rastgeleligi temsil eden sistematik

olmayan giiriiltiiniin bilesimidir.

Sistematik giirtiltii, kesit goriintiilerinin eldesi sirasinda ortaya ¢ikar. Geriye projeksiyon
sirasinda, hastaya ait bilgilerle birlikte giiriiltii de kesit goriintiisii matrisi boyunca geri
yansitilir. Farkli acgilardan geriye yansitilan projeksiyonlara ait giiriiltiilerin de {ist iiste
binmesi giriiltiide artisa neden olur. Bunun disinda, kesit goriintii eldesinde filtre
kullanimi, giiriiltiiniin siddetini degistirmektedir. Tiim bu nedenlerden dolay1 kesit

goriintlilerindeki giiriiltii planar goriintiilerdeki giiriiltiiden daha fazladir.

Sistematik olmayan giirtiltii ise siirli sayida foton dedeksiyonundan dolay1 olusur.
Dedekte edilen fotonlarin sayisi, organdaki aktivite miktarina, sayim zamanina, sistem
hassasiyetine baghdir. Bir kaynaktan t zaman araliginda salinan foton sayisinin bir diger
t zaman araliginda salinan foton sayisindan farkli olusu dedekte edilen bu fotonlarin
Poisson istatistigine gore diizensiz degisimler meydana getirmesine neden olur. Bu
diizensiz degisimlerin ortalama degerden olan sapmasina ‘giiriiltii’ denir ve %RMS

(root mean square-kareli ortalamanin kare kokii) giiriiltiinilin bir ifadesidir.

Planar goriintiilerde Poisson istatistigne gore giiriiltii; (o) yani istatistiksel sapma, bir
pikseldeki sayimin karekokii olmak iizere, standart sapmanin ortalama sayima oranidir.
N bir pikseldeki sayim olmak iizere standart sapma o = JN seklindedir. %RMS
giiriiltii ise

N 1

= X100

o _ O
YoRMS = ﬁ N \/ﬁ ( 234)

ile verilir. Kesit goriintiilerindeki giiriiltii ise; M bir kesitteki objenin bulundugu piksel

say1s1, N bir kesitteki objenin bulundugu piksellerdeki toplam sayim olmak iizere,
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seklindedir.
2.8.3 Diger nedenler
2.8.3.1 Hasta hareketi

Kesit gortintiilerindeki bulanikligin en 6nemli nedeni hasta hareketi olup, bu etkiyi
azaltabilmek i¢in miimkiin olan en kisa goriintileme siireleri kullanilmalidir.
Goriintlileme siiresini etkileyen bir¢cok parametre vardir. Dedektoriin yiiksek sayim
hizlarinda 6lii zamana girmemesi i¢in hastaya verilecek radyoaktivite miktar1 belli bir
degeri agmamalidir. Kullanilan matris boyutu ve biliylitme faktoriine bagl olarak,
glirtiltiiniin goriintii kalitesini etkilememesi i¢in her bir projeksiyonda alinan sayimin da
belli bir degerin altinda olmamas1 gerekir. Tiim bu sartlar altinda optimum goriintiileme

sureleri belirlenmelidir.
2.8.3.2 Ornekleme

Ornekleme; gériintiilenecek objeden bilgi toplama sikligin1 hem dogrusal (linear) hem
de agisal (angular) olarak tanimlayan parametredir. Objeden gelen bilginin bilgisayar
ortamma dogru bir sekilde aktarilabilmesi ve goriintii kalitesinin istenen kriterlere

uyabilmesi i¢in drneklemenin dogru bir sekilde yapilmasi gerekir.
Acisal drnekleme projeksiyon sayist secimi ile belirlenirken, ¢izgisel drnekleme piksel

boyutu se¢imi ile tanimlanir. Agisal 6rneklemenin sik yapilmasi goriintiileme siiresini

ve glriiltiiyli arttirmaktadir.
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Cizgisel drnekleme araligi iki farkli bicimde belirlenebilir. Sistemin Modiiler Transfer
Fonksiyonu (MTF) biliniyorsa, piksel boyutu Nyquist frekansinin iki katinin tersi
seklindedir. Yar1 yiikseklikteki tam genislik (FWHM) biliniyorsa, piksel boyutu
FWHM’un yaris1 kadardir. Bu iki yolla elde edilebilen piksel boyutundan matris
boyutuna gecilebilir.

obje _¢cap

Matris Boyutu= ——————
piksel _boyutu

(2.36)

2.8.3.3 Kismi Hacim Etkisi (Partial Volume Effect)

Higbir goriintiilleme cihazi miikkemmel bir ayirma giiciine sahip degildir. Sinmirli bir
ayirma giici yalnmiz gorsel goriintii degerlendirmesini degil, goriintiilerden ¢ikarilacak

sayisal veriyi de etkiler.

Bir tomografi sistemi, (x,y) diizlemi ve aksiyel eksenindeki ayirma giiciiniin birlesimi
tarafindan belirlenen hacimsel ayirma giicii karakteristigine sahiptir. Bu hacim, (yiizey

ayrma  glicl)  ¢apr=2xFWHM | ve  (aksiyel eksen aywrma  giicii)

yiiksekligii= 2xFWHM _  olan silindirik bir yap1 olarak tanimlanir. Bu silindirik yapi

ayni zamanda, tomografik goriintliniin olustugu bilgisayar hafizasinin voxel olarak
adlandirilan ii¢ boyutlu en kiigiik elemaniyla da tanimlanabilir. Goriintiilenecek olan
organ ya da organ i¢indeki kii¢iik bir lezyon hacminin, sisteme ait olan bu silindirik

yap1 hacmini doldurmamasi kismi hacim etkisi olarak tanimlanir.

Boyut olarak, sistem ayirma giiciiniin iki kat1 sinirinda olan objelerin goriintiisti, ideal
goriintlisiine gore daha biiyiikk ve bulaniklagmis bir bi¢imde elde edilir (Sekil 2.18).
Boyle bir goriintiiden belirlenecek olan niimerik sonuglar yani aktivite konsantrasyonu
veya hacim degerleri gercek degerlerinden oldukga farkli ¢ikacaktir. Bu sinirdan daha

biiylik boyutlu objeler gercek goriintliye daha yakin olarak elde edilir.
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Sekil 2.18 Kismi Hacim Etkisi

Yukaridaki tanimlamalardan yola ¢ikarak, smirli bir ayirma giicii ile elde edilmis
goriintlide ¢izilen ilgi alaniyla belirlenen degerler, miikkemmel ayirma giiclii kamera ile

elde edilmis goriintiiden belirlenen degerlerden daha fazla yada daha eksik olabilir.

‘Kismi hacim etkisinin’ sonuglardaki etkisini giderebilmek i¢in, sisteme ait olan ve
deneysel olarak bulunabilecek bir iyilestirme faktoriiniin (recovery coefficent) sonuclara
yansitilmast gerekir. Gorilintiiden hesaplanan  konsantrasyonun kaynagin gergek

konsantrasyonuna orani ile iyilestirme faktorii elde edilir (Esitlik 2.37).

gortintiideki _konsantrasyon

RC = (2.37)

gercek _konsantrasyon

Sekil 2.19°daki grafikte de goriildiigii lizere, obje boyutunun 2xFWHM’dan biiyiik
olmasi1 durumunda goriintiideki konsantrasyon ger¢ek konsantrasyon degerine
yaklasacak yani iyilestirme faktorii 1’e yaklasacaktir. Obje boyutu kiigiildiik¢e, kismi
hacim etkisi ortaya ciktik¢a, gorilintiideki konsantrasyon degeri azalacak yani RC
faktorli azalacaktir. Diizeltme, goriintiiden elde edilen sonuglarin RC faktoriine

boliinmesiyle gergeklestirilir.
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RC

2 FWHM

Sekil 2.19 RC’nin obje boyutu ile degisimi
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3. MATERYAL VE YONTEM

Niikleer tip’ta gelismis gama kamera sistemlerinin ve yeni radyofarmositiklerin
kullaniminin artmasiyla aktivite ve hacim degerlendirmeleri ilgi ¢ekici hale gelmistir.
Ancak Nikleer tip goriintillerinde degerlendirmeleri sinirlandiran birgok faktor
bulunmaktadir. Bu faktorler; goriintiniin elde edilmesi siirecinde radyoaktivitenin
azalimi, smirli uzaysal ayirma giicli, hareket, foton sogurulmasi ve sagilmasini
icermektedir. Foton sogurulmasi ve sacilmasi, insan viicudunda radyoaktivite
dagilimmin degerlendirilmesindeki dogrulugu etkileyen en oOnemli etkenlerdir ve

diizeltilmeleri gerekmektedir.

Bu tez calismasindaki aktivite ve hacim degerlendirmeleri hem planar hem de kesit
goriintiileri lizerinden elde edilmistir. Bu amacla calismalarda farkli fantomlar ve

degerlendirmeler de farkl teknikler kullanilmistir.

3.1 Planar Goriintiilerden Aktivite ve Hacim Hesabl

Degerlendirmelerde kullanilacak planar goriintiiler, Mediso TH-33 tek dedektorlii gama
kamerada; Sekil 3.1.a’da goriilen 4 kiirenin ve Sekil 3.1.b’de goriilen troid fantomunun,
Siemens E-CAM tomografi sisteminde ise Sekil 3.2°de goriilen karaciger fantomunun
farkli geometrilerde ve bilgi toplama parametrelerinde goriintiilenmesiyle elde
edilmigtir. Kullanilan fantomlarin boyutlar1 ve ger¢ek hacimleri Cizelge 3.1°de

verilmistir.
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2 KIRE

(a) (b)
Sekil 3.1.a. Farkli boyutlu kiireler, b. Troid fantomu

Sekil 3.2 Karaciger fantomu

Cizelge 3.1 Planar goriintiilemede kullanilan fantomlarin boyutlar1 ve hacimleri

Fantomlar Gergek Hacim Boyut
Karaciger 1700 ml 30x28x8,9cm
Troid 34ml 10,2x10,2x2,2cm
Kis 16ml 31,26mm
4 Kiire Ky 8ml 24,8 1mm
K4 4ml 19,69mm
K, 2ml 15,63mm
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3.1.1 Planar goriintiilerden aktivite degerlendirmeleri
Sogurucularla goriintiilenen kiire ¢calismalar:

TH-33 tek dedektorlii gama kamerada, 4 kiire ve farkli kalinliklardaki sogurucularla
yapilan ¢aligma geometrisi Sekil 3.3’deki gibidir. S5cm ve 10cm sogurucu kalinliklar
(sagicilar), Sem ve 10cm dedektor-sogurucu kalinligi mesafelerinde 4 kiirenin planar
goriintlisti 128x128 ve 256x256 matris boyutlarinda, zoom 1 ve zoom 1,27°de elde
edilmistir. Kiirelere konan aktivite miktarlar1 Cizelge 3.2°de verilmistir. Gorlintiiler 1

dakikalik siirelerde alinmistir.

e sodurucu-dedekttr mesafesi

== farkh kalnhklardaki
sodurLicular

kiireler —

maza

Sekil 3.3 Kiireler i¢in planar ¢alisma geometrisi

Cizelge 3.2 Planar goriintiileme icin kiirelere konan aktivite miktarlari

Kiireler | Aktivite(mCi)
Kig 7,527
K 4,549
K4 3,181
K, 2,519
toplam 17,776
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Karaciger fantom calismalar:

Siemens E-CAM tomografi sisteminde karaciger fantomu ile kurulan c¢alisma
geometrisi Sekil 3.4.a ve b’deki gibidir. 20cm ve 30cm fantom- dedektdr mesafelerinde
64x64, 128x128, 256x256 matris boyutlarinda, zoom 1, zoom 1,23 ve zoom 2’de
karaciger fantomunun planar goriintiileri elde edilmistir. Fantom-dedektér mesafesi
20cm olan ¢alismada fantoma 22,058mCi’lik aktivite, 30cm olan ¢alismada ise fantoma
16,056mCi’lik aktivite konmustur (Calismalar farkli giinlerde gerceklestirildigi i¢in
farkli aktiviteler kullanilmistir, mesafeyle aktivite arasinda tanimlanmis bir iligki

yoktur). Goriintiiler 1 dakikalik siirelerde alinmustir.

Diakey kanumlandinlmg
[ famtom

; ; —sDedekliic
s FardomeDedakt e mesafes
Fantom
wlak

. /_ ?
; f Diedekdor 1 Dredektord

(2) (b)

Sekil 3.4 Karaciger fantomu i¢in ¢alisma geometrileri

Sekil 3.3, Sekil 3.4.a ve b’deki geometrilerde elde edilen planar goriintiilerden aktivite
degerlendirmesi yapilmistir. Aktivite degerlendirmesinin dogrulugu, foton azalimi ve
sacilimi i¢cin uygun diizeltmeyi gerektirir. Bu tez calismasinda planar goriintiilerden

aktivite degerlendirmesinde iki teknik kullanilmistir.
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3.1.1.1 Foton sacilim ve azalim diizeltmesinin kullanim ile aktivite hesabi

i) Foton sacilim diizeltmesi
Foton sacilim diizeltmesi, Sekil 3.5’de goriildiigii gibi fotopik penceresinin (140keV-
%20 pencere) hemen altinda compton bdlgesinde acilan ikincil bir pencereden

(120keV-%10 pencere) alinan sayimla yapilmistir (King 1992).

Sayim

120 140 .
50 100 150 zog SneriikeV)

Sekil 3.5 Fotopikin ve compton bdlgesindeki ikincil pencerenin gdsterimi

Burada P bolgesinden yani fotopikten alinan saymmlar C,, ve C bdlgesinden yani
ikincil pencereden alinan sayimlar Cg, olmak iizere; fotopikten sagilan fotonlarin
etkisini ¢ikarmak, sagilim diizeltmesi yapilmig sayimlart bulmak i¢in, Cy,’ in belli bir

kesri C,, den ¢ikarilmaktadir (Ferrant 1979).

Ccor = Cpp - ksk . Cscat (3 1)
3.1 Esitligindeki sacilim diizeltmesi yapilmis sayimlar C.o, olmak {izere, bu sayimlar
aktivite hesaplanmasinda bir sonraki adim olan foton azalim diizeltmesinde

kullanilmistir. Burada kg kesri Mediso TH-33 gama kamera i¢in 0.36, Siemens E-CAM

sistemi i¢in 1.20 alinmustir. Bu degerlerin se¢ilmesindeki dogruluk Sekil 5.1 ve Sekil
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5.2’ de gosterilmistir. (Siemens sisteminin dedektor boyutu Mediso dedektoriinden daha

biiytiktiir). Sacilim diizeltmesinin dogrulugu biiyiik oranda kg degerine baglhdir.

ii) Foton azalim diizeltmesi
Bu ¢alismada, sagilim diizeltmesi yapilarak bulunan C. sayimlaria, Esitlik 2.21 ile
gosterilen N=N,e™* foton azalim diizeltmesi uygulanmistir. 4 kiirenin planar
goriintiilemesinde kullanilan sogurucu kalinliklar1 ve karaciger fantomu i¢in dogrusal
sogurma katsayist ortalama 0,113 bulunmustur. Bu degerin bulunmasinda da gene
Esitlik 2.21 kullanilmistir. Siringa igersinde aktivitesi bilinen bir kaynagin; {lizerinde
sogurucu ve karaciger fantomu olmadan verdigi sayim Ny (¢  degerini bulmak i¢in
yapilan bu c¢alisma, sogurucu ve karaciger fantomu igin ayr1 ayri tekrarlanmistir),
sogurucu ve karaciger fantomu iizerindeyken verdigi sayim N, sogurucunun ve
karaciger fantomunun kalinliklart x (sogurucu i¢in x=5cm, karaciger fantomu i¢in

x=8,9cm) olmak iizere, bu degerler Esitlik 2.21°de yerine konularak u degerine

ulasilmustir.

iii) Foton sacilim ve azalim diizeltmesi yapilarak bulunan sayimlardan
aktiviteye gecis
Planar goriintiilerden elde edilen ve tiim gerekli diizeltmelerden sonra bulunan
sayimlardan kaynagin bilinen aktivitesine gegcmek miimkiindiir. Bu hesaplanan aktivite

(A) ile diizeltilerek elde edilen sayim (C) arasindaki iliski,

A=k.C (3.2)
seklindedir. Burada k deneysel olarak bulunabilen, dedektor ve kolimatdr etkinligidir.
Kullanilan radyoaktif maddeye, goriintiileme sisteminin bu radyoaktif maddeye karsi

saniyede verdigi sayima gore farklilik gosterir.

_ aktivitenin _1mCi'si

saniyedeki _sayim (3-3)
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Calismalarda kullanilan sistemler i¢in farkli goriintiileme geometrilerindeki k degerleri
Cizelge 3.3’de verilmistir. Diizeltmelerden sonra bulunan sayimlar ve k degerlerinden,
aktiviteye gecilmistir. Mediso TH-33’de yapilan 4 kiire calismasinda aktivite
hesaplanmasi, hem kiirelere konan toplam aktivite yani 4 kiireye konan aktivitenin
toplamu tizerinden hem de goriintii tizerinde ilgi alanlarinin ¢izilmesiyle bulunabilecek

ayr1 ayr1 kiire aktiviteleri iizerinden gergeklestirilmistir.

Cizelge 3.3 Diizeltilmis sayimlardan aktiviteye gecislerde kullanilan k sabitleri

sistem k degerleri mCi/cps
1delks -4

Mediso TH-33 50mdek1.3,703x10 :
10cm'deki 3,558x10°

20cm'deki 2,941x10™

Siemens E-CAM - .
30cm'deki 3,030x10°

Tez caligmasinda goriintiilerin alindig1, TH-33 tek dedektorlii gama kamera igin firma
tarafindan onerilen dedektdr ve kolimatdr etkinligi (k degeri) degeri; 3,429x10™
mCi/cps, Siemens E-CAM tomografi sistemi icin ise 2,970x10™* mCi/cps’dir.

3.1.1.2 Geometrik ortalama metodunun kullanimi ile aktivite hesabi

Bu metod, anterior, posterior ya da lateral goriintiilemeden elde edilen sayimlarin
geometrik ortalamasindan aktivitenin belirlenmesine dayanir. Bu teknikte, Sekil
3.4.b’deki calisma geometrisinden alinan sayimlardan aktivite hesabina gecilmistir.
Yatak azalimini engellemek icin fantom dikey sekilde konumlandirilmistir. Fantom ile
dedektorler arasindaki mesafe esit ve 30 cm’dir. Sekil 3.6’da geometrik ortalama

metodunun diyagrami bulunmaktadir.
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Dedektorl T Dedelktar 2

Fantom

Ca sayunlan Cpr sayurlan

Sekil 3.6 Geometrik ortalama metodu

Sekil 3.6°daki; T fantom kalinligi (8,9cm), x aktivitenin fantom icersinde bulundugu
kalinlik (5,7cm), a ve b mesafeleri ise kaynagin merkez kabul edilebilecek bir

noktasindan, fantom kenarlarina olan uzakliklaridir (T=a+b). x4 fantomun dogrusal

azalim katsayisi, C, ve C, swrastyla dedektorl, dedektor2 den alman sayimlar olmak

iizere, bu sayimlar asagidaki esitlikler yardimiyla bulunabilir.

(3.4)
C,=Ce™ (3.5)

3.4 ve 3.5 Egsitliklerindeki Cy, x kalinligr i¢indeki azalima ugramamis sayimdir. Cy
sayimini, yani aktivite hesaplamasinda foton azalim diizeltmesi yapilmis sayimi bulmak

i¢in, geometrik ortalama metodunu kullanirsak,
C,C, =C)le (3.6)

esitligi elde edilir. 3.6 Esitliginden Cy sayimu ¢ekilirse
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C, = (Ca*Cpﬁe”T/z (3.7)

bulunur. A kaynak aktivitesi olmak iizere, Cy sayimindan Esitlik 3.8 ile aktiviteye

gegilir.
a=|c,*c,)?/E]xexp(ur2) (3.8)

Esitlik 3.8 de, E kameranin hassasiyetidir. Planar hassasiyet,

hassasivet = sn'dekisayim
y . (3.9)

seklindedir. Siemens E-CAM sisteminde kameranin planar hassasiyeti dedektér 1 ve
dedektdr 2’nin ortalama hassasiyetleri bulunarak elde edilmistir. Sistemin planar

hassasiyeti 3,285cps/ ¢ Ci olarak bulunmustur.

Bu metod da, Esitlik 3.8’de verilen aktivite hesabi beraberinde birtakim problemleri de
getirmektedir. Ciinkii kaynak kalinlig1 ile hesaplanan aktivite degeri biiyiikk oranda
degisecektir. Kullanilan fantom i¢inde aktivitenin homojen dagilimi T boyunca degil,
yalnmizca x kalinligi igindedir. Dolayisiyla fotonun kaynak igindeki azalimi farkli
olacaktir. 3.8 Esitligi, kaynagin fantom i¢indeki kalinligin1 goz ardi eder. Bu nedenle
daha dogru sonuglara ulasabilmek, foton azalim diizeltmesini daha dogru yapabilmek

icin kaynak kalinlig1 3.8 esitligine dahil edilmistir (Macey 1982).

A=|c,*C )2/ E|vexp(ur /2)# (12c/2)/(sinh pox/ 2) (3.10)

Her iki teknikle bulunan aktivite degerlerine, zaman azalim diizeltmesi yapilmistir.
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3.1.2 Planar goriintiilerden hacim degerlendirmeleri

Planar goriintiilerden hacim hesaplanmasi i¢in kullanilan teknikte; hesaplanacak olan
hacmin, piksellerdeki sayim ile orantili oldugu kabul edilir. Hacmi hesaplanacak olan
organin maksimum genigligini tespit edebilmek icin, birbirine gére 90 derece fark olan

iki gorlintii alinir. Planar goriintiilerden hacim

V = C(d*a)/m (3.11)

esitligi ile bulunmustur. Burada a bir piksel tarafindan belirlenmis alan, d maksimum
organ genisligi, C ¢izilen ilgi alam icersindeki toplam sayim, m ise maksimum piksel
degeridir (Sekil 3.7). Goriintiilere ¢izilen ilgi alaninin, bu maksimum piksel degerini

icermesine dikkat edilmistir (Takaki 1993).

a(bir piksel alatd)
m (maksitun pikzel
deZei) P d maksimum organ
; ! genisliZi
i
C(Cizilen dgi alatu
iginndekd toplatm satit)

Sekil 3.7 Planar goriintiilerde hacim hesabi1

3.2 Kesit Goriintiilerinden Aktivite ve Hacim Hesabi

Degerlendirmelerde kullanilacak kesit goriintiileri, Siemens E-CAM tomografi

sisteminde; Sekil 3.8’de goriilen, igine planar goriintiilerin elde edilmesinde kullanilan

4 kiirenin yerlestirildigi Jaszczak fantomunun (aparatlarn g¢ikartilmis), farkli bilgi
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toplama parametrelerinde goriintiilenmesi ve daha sonra Interview-XP yaziliminda,

farkli kesit eldesi teknikleriyle beraber degerlendirilmesi ile elde edilmistir.

Sekil 3.8 I¢ine 4 kiire yerlestirilmis Jaszczak fantomu

Degerlendirmelerde kullanilan kesit goriintiilerinin elde edildigi, bilgi toplama ve kesit

eldesi parametreleri Cizelge 3.4 ve Cizelge 3.5’de verilmistir.

Cizelge 3.4 Kesit goriintii eldelerinde kullanilan bilgi toplama parametreleri

Matris Boyutu (M) 64x64 | 128x128
Projeksiyon Goriintii Sayisi (Pr) 60 120
Dedektor Yoriingesi (DY) NCO CO
Farkh Kiire/Background oranlar1 (S/B) | 2600 1300

CO Dedektor yoriingesi igin donme yarigap1 27,5 cm olarak ayarlanmistir.

Cizelge 3.5 Kesit goriintii eldelerinde kullanilan kesit eldesi parametreleri

Filtreler Hanning | Sheep-logan | Butterworth
Algoritmalar FBP OSEM ML-iterat
Zoom Faktorii (z) 1 1,5 2
Kesit kalinhgi (t) 9,59mm 19,18mm
Foton Azalim Diizeltmesi var yok
(Chang Yontemi)
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Kesit gorlntiilerinin eldesinde filtreler, farkli kesim frekanst1 ve gili¢ faktorii
degerlerinde kullanilmistir. Kesim frekans degerleri, Nyquist frekansi’nin ylizdesi
olarak belirlenmistir. Secilen kesim frekans ve giic faktorii degerleri Cizelge 3.6’da

verilmistir.

Cizelge 3.6 Secilen kesim frekansi ve gii¢ faktorii degerleri

Kesim | Nyquist'un yiidesi | butterworth filtre icin
frekansi cinsinden giic faktorii
0,3 60% 1
0,4 76% 5
0,5 100% 10
0,6 120% 15
0,7 140%

Interview-XP yaziliminda, ML-iterat algoritmas1 ii¢ farkli tekrar sayisiyla (16,32,64),

OSEM algoritmasi ise yazilim tarafindan tanimlanmis tekrar sayistyla kullanilmistir.

Farkli kiire/background oranlarinin sonuclara etkisini gorebilmek icin, iki farkli
kiire/background oraninda c¢alisma yapilmistir. Ciinkii  degisen oranlarla beraber,
lezyon dedeksiyonu farklilagacaktir. Dolayisiyla kiireler iizerinde cizilecek olan ilgi
alanlar1 bu nedenden otiirii degisiklik gosterebilir, goriintiiden elde edilen sayimlarda
hatalar olusabilir. Bu oranlar kiire ve fantom hacimleriyle iligkilendirilerek

bulunmustur. Jaszczak fantomunun hacmi 6067ml’dir.

B 0,6mCi/ml 0. 0,3mCi/ml
0,000230769mCi/ ml > 0,000230769mCi/ ml

(3.12)

1

3.12 FEsitligindeki oranlara, kiire ve fantoma konan aktivitelerin, kiire ve fantom
hacimlerine oranindan ulasilmistir. O; (2600) ve O, (1300) oranlarinda, kiirelere ve
fantoma ( backgronud ig¢in) konan aktiviteler Cizelge 3.7°de verilmistir. Tomografik

calismalar tek bir dedektor ile 360° {izerinden yapilmustir.
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Cizelge 3.7 Farkli oranlardaki kiire ve background aktiviteleri

ORAN | K;((mCi) | Kg(mCi) | K(mCi) | K,(mCi) | Kp(mCi)
2600 9,6 4.8 24 1,2 1,4
1300 4.8 24 1,2 0,6 14

Farkli bilgi toplama parametrelerinde elde edilen tomografik goriintiilerden, farkli
tekniklerle kesit goriintiileri elde edilmistir. Tez ¢alismasinin bu kisminda, aktivite ve
hacim hesaplamalar1 i¢in sadece transaksiyel kesit gorlntileri kullanilmistir.
Transaksiyel kesit goriintiileri {izerinde ilgi alanlarinin c¢izimiyle, bu ilgi alanlar

icindeki toplam sayima, piksel sayisina ve ¢izilen ilgi alaninin boyutlarina ulagilmistir.

3.2.1 Kesit goriintiilerinden aktivite degerlendirmeleri

Kesit goriintiilerinden aktivite hesaplamasinda, tipki planar goriintiilerde oldugu gibi,
ilgi alanlarinin ¢izimiyle elde edilen sayimlara foton azalim ve sagilim diizeltmesi
uygulanmistir. Foton azalim diizeltmesi i¢in Chang ydntemi kullanilmis ve lineer
azalim katsayisi olarak 0,125 cm™ almmuistir (Chang 1978). Sagilim diizeltmesi planarda
aciklandigr gibi uygulanmis ve Compton bolgesindeki sayimlarin 1,20°lik kesri
fotopikten ¢ikarilmistir. Diizeltilmis sayimlardan aktiviteye gecis i¢in asagidaki esitlik

kullanilmistir (Jaszczak 1984).

Diizeltilmis_Sayim

- . (3.13)
E x toplam_tarama_stiresi

Esitlik 3.13’de, toplam tarama siiresi olarak 960sn alinmistir. Projeksiyon goriintii
sayisinin degisimi goz Oniinde bulundurularak, projeksiyon 60 icin bir projeksiyon

basina 16sn, projeksiyon 120 i¢in bir projeksiyon basina 8sn bilgi toplanmuistir.

48



Esitlik 3.13’de, E tomografik hassasiyet olmak iizere, dedektdr 1 i¢in bu hassasiyet
faktorii bulunmustur. Sekil 3.9°da goriilen 6590ml hacimli tank fantomu ile; 128x128
matris boyutu, zoom 1, 120 projeksiyon ve 360° lizerinden tomografi yapilmistir.
Projeksiyon basmna 100.000 sayim alinmistir. Fantoma konan aktivite degeri,
tomografiye baslanan zamana diizeltilmistir. Tarama bittikten sonra toplam sayimdan
saniyedeki sayima gecilmistir (C). Tomografiye baslanan siiredeki aktivitede, hacim

basina normalize edilmistir (B).

Tomografik hassasiyet(E ) __Cls) (3.14)

 B(uCi/ml)

Sekil 3.9 Tank fantomu

Sonug olarak, Siemens E-CAM tomografi sisteminde dedektdr 1 i¢in tomografik

hassasiyet 5868,54 P yada 0,89052 D3 bulunmustur. Tiim bu sonuglarla
uCi/ml uCi

beraber, Esitlik 3.13 kullanilarak aktivite degerleri bulunmus ve daha sonra bu degerlere

zaman azalim diizeltmesi uygulanmistir.
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3.2.2 Kesit goriintiilerinden hacim degerlendirmeleri

Elde edilen transaksiyel kesitlerin her birinde ilgi alanlar1 ¢izimiyle, bu alanlar i¢indeki
piksel sayisina ulasilmigtir. Ancak ilgi alani ig¢indeki tiim pikseller degil, sadece alan
icersindeki 4 kenar1 mevcut olanlar kullanilmis, yani alan disinda bir kismi kalmis
pikseller kullanilmamistir (Sekil 3.10). Buna da ilgi alami ile ilgili verilerden
ulagilmistir. Bu veriler igersinde; toplam piksel sayisiyla beraber, ¢izilen ilgi alaninin
yiiksekligini ve genisligini piksel sayisi cinsinden veren veriler de bulunmaktadir
(Soderborg 1983). Boyle bir yaklasim daha dogru sonuglara ulasilmasini saglamistir.
Calismalar da kiire kullanilmasi, her bir kesit de, farkli boyut da ilgi alanlar1 ¢izimini

gerektirmistir (Strauss 1984).

-

\':':
=

i
'."‘l.'l.“-.'kl

Sekil 3.10 lgi alan1 i¢inde kalan piksellerin gdsterimi

Yukarida aciklanan hususlara dikkat edilerek belirlenen piksel sayilarindan kiire

hacimlerine, Esitlik 3.15 ile ge¢ilmistir.

V=1 Piksel alani (a) x piksel sayis1 x kesit kalinlig1 (t) (3.15)

64x64 matris boyutu i¢in bir piksel alani 91,9mm” , 128x128 matris boyutu i¢in bir
piksel alan1 22,99mm*"dir.
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Planar ve kesit goriintiilerinden elde edilen aktivite ve hacim degerleri, bulgular

kisminda gercek degerlerinden yiizde fark: olarak verilmistir.

gercek — hesaplanan

yiizde _ fark = x100 (3.16)

gergek
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4. BULGULAR VE TARTISMA

Bu kisimda, elde edilmis olan planar ve kesit goriintiilerinden hesaplanan, aktivite ve
hacim degerleri gercek degerlerinden yiizde farki seklinde verilmistir. Degerlendirmeler
planar ve tomografik degerlendirmeler seklinde ayrilmistir. Bilgi toplama ve kesit eldesi

parametrelerinin sonuglara etkisi yorumlanmustir.
4.1 Planar Degerlendirmeler
4.1.1 Aktivite sonuclari
4.1.1.1 Foton sa¢ilim ve azalim diizeltmesinin kullanimu ile aktivite sonug¢lari

o Sogurucularla goriintiilenen kiire ¢calismalari
Bolim 3.1’de anlatildigir iizere, TH-33 tek dedektorlii gama kameradan, farkl
geometrilerde ve bilgi toplama parametrelerinde alinan 4 kiirenin planar goriintiisiinden,
bolim 3.1.1.1°de agiklanan foton sag¢ilim ve azalim diizeltme tekniginin kullanimiyla
aktivite hesaplanmistir. Cizelge 4.1-Cizelge 4.4°de, iki farkli fantom-dedektdr mesafesi
ve sacict ortam i¢in 4 kiireye konan toplam aktivite ve ayr1 ayri kiire aktivite

sonuglariin gercek aktivite degerlerinden farki, yilizde hata olarak verilmistir (Matris

Boyutu: M Zoom Faktorii: z).
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® M=128x128 z=1

Cizelge 4.1 128x128 matris boyutunda zoom 1°de aktivite yiizde hata degerleri

Aktivite Yiizde Hata Degerleri (%)
Kie Ks K4 K, Ky

S5cm saciaa | 28,39 | 27,08 | 23,35 | 29,49 | 11,56
10cm saciar | 31,57 | 30,27 | 40,56 | 36,48 | 13,58

5¢m fantom-dedektor mesafesi

S5cm saciaa | 32,03| 32,6 30,05 | 42,11 | 16,24
10cm sacic1 | 33,49 | 36,2 37 4331 | 17,27

10cm fantom-dedektor mesafesi

® M=128x128 z=1,27

Cizelge 4.2 128x128 matris boyutunda zoom 1,27’de aktivite yiizde hata degerleri

Aktivite Yiizde Hata Degerleri (%)
Kis Ks K4 K, Ky

Scm sagict 28,57 | 29,03 | 24,17 252 | 11,52
10cm sacicr | 31,34 | 32,49 | 28,32 35,8 | 13,22

5¢m fantom-dedektor mesafesi

5cm sacgici 34,63 | 34,64 | 27,41 | 38,78 | 15,83
10cm sagicr | 36,98 | 35,54 | 37,84 | 45,85 | 16,05

10cm fantom-dedektor mesafesi

® M=256x256 z=1

Cizelge 4.3 256x256 matris boyutunda zoom 1°de aktivite yiizde hata degerleri

Aktivite Yiizde Hata Degerleri (%)
Kis Ks Ky K, Kr
Scm sacicn | 31,65 | 29,32 | 22,57 | 31,52 | 10,84
10cm sacicr | 34,31 | 33,47 | 25,11 358 | 11,21

5¢m fantom-dedektor mesafesi

S5cm sagici 37,18 | 35,772 | 29,17 | 37,15 | 15,91
10cm sacic1 | 38,68 | 35,65 | 34,73 38,5 | 15,32

10cm fantom-dedektor mesafesi
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® M=256x256 z=1,27

Cizelge 4.4 256x256 matris boyutunda zoom 1,27°de aktivite yilizde hata degerleri
Aktivite Yiizde Hata Degerleri (%)
Kis | Ks K4 K, Kt
S5cm sacicn [ 29,85| 31,78 | 21,12 | 22,42 | 10,26
10cm sacia1 | 32,69 | 34,84 | 22,35 36,8 10,85

5¢m fantom-dedektor mesafesi

Scm sagici 37,7 | 35,52 29,8 36,95 | 15,18
10cm sacia1 | 38,47 | 36,93 | 34,04 | 37,11 15,3

10cm fantom-dedektor mesafesi

4 kiireye konan toplam aktivitenin bulunmasindaki hata, goriintii iizerinden ilgi
alanlariin ¢izimiyle bulunan teker teker kiire aktivitelerindeki hataya gore daha azdir.
Zira bu ilgi alan1 belirlenmesinde gézlemcinin sinirlandirmast s6z konusu oldugundan
dort kiire icin belirlenen sayim degerleri gercek degerlerinden fazla ya da eksik olarak
elde edilmis olabilir. Toplam kiire aktivite hesaplamasinda kullanilan sayim degerleri,

goriintiileme sonucunda bilgisayardan okunan dedekte edilmis foton sayisidir.

Diger dikkati ceken bir husus artan dedektor-fantom mesafesi ve sogurucu
kalinliklarinda, hatalarinda bir miktar artmasidir. Ancak matris boyutu ve zoom

faktorleri icin toplam kiire aktivite hatalarinda 6nemli bir degisim gézlenmemistir.

o Karaciger fantom ¢calismalart

Siemens E-CAM tomografi (¢ift dedektorlii) cihazinin yalniz bir dedektorii ile farkl
geometrilerde ve bilgi toplama parametrelerinde alinan karaciger fantom
gorlintiisiinden, Bolim 3.1.1.1°de aciklanan foton sag¢ilim ve azalim tekniginin
kullanimiyla elde edilen aktivite sonuglarinin gercek aktivite degerlerinden farki yiizde

hata olarak Cizelge 4.5- Cizelge 4.6’da verilmistir.
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o Fantom-dedektor mesafesi=20cm / 1 dakikalik goriintiileme siiresi

Cizelge 4.5 20cm fantom-dedektdr mesafesi, 1 dakikalik goriintiileme siiresinde, degisen matris boyutu
ve zoom faktorleri igin aktivite ylizde hata degerleri

64x64 128x128 256x256

Zoom hata(%) hata(%) hata(%)
1 5.58 10.56 547
1.23 5.02 4.63 431
2 3.57 3.96 3.54

Cizelge 4.6 30cm fantom-dedektoér mesafesi, 1 dakikalik goriintiileme siiresinde,
ve zoom faktorleri igin aktivite ylizde hata degerleri

Fantom-dedektor mesafesi=30cm / 1 dakikalik goriintiileme siiresi

64x64 128x128 256x256
zoom hata(%) hata(%) hata(%)
1 6.81 7.03 6.44
1.23 6.98 6.84 6.1
2 5.59 6.12 5.28

degisen matris boyutu

Ayni teknikle karaciger fantom goriintiilemesinden elde edilen aktivite yiizde hata
degerleri, bir dnceki duruma benzer sekilde degisiklik gostermektedir. Artan fantom-
dedektor mesafelerinde, aktivite yiizde hata degerleri artmistir. Genel olarak
bakildiginda, artan matris boyutu ve zoom faktoriiyle hatalarda gene 6nemli bir degisim

gozlenmemistir.

4.1.1.2 Geometrik ortalama metodunun kullanim ile aktivite sonu¢lari

Siemens E-CAM tomografi cihazinin her iki dedektoriiyle, farkli bilgi toplama
parametrelerinde alinan karaciger fantom goriintiilerinden hesaplanan aktivite
sonuclarinin gercek aktivite degerlerinden farki asagidaki ¢izelgelerde verilmistir.
Bolim 3.1.1.2'de geometrik ortalama metoduyla aktivite tayininde agiklandigi gibi,
aktiviteler 3.8 ve 3.10 esitlikleriyle bulunmustur. Cizelge 4.7°de esitlik 3.8 E1, esitlik

3.10 E2 olarak tanimlanmustir.
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(A=[C,*C,) " Elsexplur2) 35)

(A=|(c,*C,)"* 1 E|% exp(ul 1 2)% (s0c/2)/(sinh z2c/2) 3.10)

Dedektor-fantom mesafesi=30cm / 1 dakikalik goriintiileme siiresi

Cizelge 4.7 30cm fantom-dedektor mesafesi, 1 dakikalik goriintiileme siiresinde, degisen matris boyutu
ve zoom faktorleri i¢in geometrik ortalama yontemiyle aktivite yiizde hata degerleri

64x64 128x128 256x256
zoom | E1(%hata) | E2(%hata) | E1(%hata) | E2(%hata) | E1(%hata) | E2(%hata)
1 5.81 3.99 4.09 2.31 3.43 1.66
1.23 2.8 1.04 2.15 0.41 2.13 0.39
2 1.8 0.07 1.15 0.57 1.13 0.59

Geometrik ortalama metoduyla hesaplanan aktivite degerlerindeki hatalar, artan zoom
faktorli ve matris boyutuyla bir miktar azalmistir. Esitlik 3.6'daki kaynak kalinliginin da
aktivite hesaplamasina dahil edilmesi sonuclardan da goriildiigi gibi hatay1 azaltmustir.
Bu teknikle hesaplanan aktivite yiizde hatalari, azalim ve sacilim diizeltmesi ile bulunan
aktivite ylizde hatalarindan daha azdir. Goriilityor ki, sacilim diizeltmesinden ziyade
kaynak pozisyonunun dogru bilgisi ve foton azalim diizeltmesi ile daha dogru aktivite

sonuclarina ulagilabilir.
4.1.2 Hacim sonuglari
o Sogurucularla goriintiilenen kiire caliymalart
TH-33 tek dedektorlii gama kamerada farkli geometrilerde ve bilgi toplama
parametrelerinde aliman 4 kiire'nin 1dakikalik goriintiilerinden, Boélim 3.1.2°de

aciklanmis olan teknikle hesaplanan hacimlerin, ger¢ek hacimlerden ylizde farki

Cizelge 4.8- Cizelge 4.11°de verilmistir.
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® M=128x128 z=1

Cizelge 4.8 128x128 matris boyutunda zoom 1°de hacim yiizde hata degerleri

Hacim Yiizde Hata Degerleri (%)

Kie Ky K4 K,

5¢m fantom-dedektor mesafesi Sem sagica 0.9 0,15 1,32 12,8
10cm sacici 2,15 1,08 3,25 15,6
10cm fantom-dedektor mesafesi Sem sagict 2,62 1,12 2,95 16,45
10cm sacici 2,91 2,62 6,25 19,6

® M=128x128 z=1,27

Cizelge 4.9 128x128 matris boyutunda zoom 1,27°de hacim yiizde hata degerleri

Hacim Yiizde Hata Degerleri (%)

Kis Ksg K4 K,
Scm fantom-dedektor mesafesi Sem sagict 1,88 L17 2,87 23,95
10cm sacici 3,87 436 8,1 27,8
10cm fantom-dedektor mesafesi Sem sagicl 3.8 3,22 8,65 31,05
10cm sacici 5,27 5,68 10,7 39,5

® M=256x256 z=1

Cizelge 4.10 256x256 matris boyutunda zoom 1’de hacim yiizde hata degerleri

Hacim Yiizde Hata Degerleri (%)

Kie Ky Ky K,
5¢m fantom-dedektor mesafesi Sem sagicl 2,13 1,83 3,12 16,55
10cm sacici 4,82 6,76 5,25 16,5
10cm fantom-dedektor mesafesi Sem sagicr > 4,41 6,5 13,6
10cm sacici 8,13 7,96 6,17 16,55
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® M=256x256 z=1,27

Cizelge 4.11 256x256 matris boyutunda zoom 1,27°de hacim yiizde hata degerleri

Hacim Yiizde Hata Degerleri (%)
K6 Ksg K4 K,

Scm sagicl 5,65 8,16 6,87 31
10cm sacici 14,96 16,83 93 35,45

5¢m fantom-dedektor mesafesi

S5cm sagici 16,73 19,43 9,85 36,15
10cm sacici 27,31 22,8 12,07 41,55

10cm fantom-dedektor mesafesi

4 kiirenin 1 dakikalik goriintiilerinden hesaplanan hacim yiizde hatalar1 farkli sogurucu
kalinliklar1, sogurucu-dedektdr mesafesi, matris boyutu ve zoom faktorleri icin

bulunmustur.

Artan sogurucu kalinhigi ve sogurucu-dedektdr mesafelerinde hacim yilizde hata

degerleri artis gostermistir.

Artan matris boyutu ve zoom faktoriiyle hacim yiizde hatalar1 beklenenin aksine artig
gostermistir. Beklenen ise artan zoom faktorii ve matris boyutuyla yani kiiciilen piksel
degerleriyle partial volume effect (kismi hacim etkisi)'in azalmasi ve daha dogru
sonuclara ulasilmasidir. Calismanin bu boliimiinde matris boyutu degisiminde sayim
istatistigi  korunmadigi, silireye gore bilgi toplandigr i¢in beklenen sonuglara
ulagilmamigtir. Oysa 2 katlik matris boyutu degisiminde 4 kat daha fazla sayim alinmasi
partial volume effect'in azalan piksel degerleriyle azaldigin1 gérmemizi saglayacak bir
durumdur. Yukaridaki sonuglarda, 6zellikle 4ml’lik kiirede bu etkinin fazlasiyla ortaya

ciktig1 gorilmiistiir. Bu kiirenin boyutu, sistemin ayirma giiciiniin 2 kat1 sinirindadir.
Saymm istatistifinin korundugu durumda, artan matris boyutuyla hacim yiizde

hatalarinin beklenildigi gibi azaldigini gorebilmek i¢in Boliim 3.1'de Sekil 3.1(b) 'deki

troid fantomu ile TH-33 tek dedektorlii gama kamerada bir ¢alisma yapilmistir.
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Gorlintliler 64x64, 128x128, 256x256 matris boyutlarinda 4 kat sayim artislariyla

alimmigtir. Hacim ylizde hata degerleri agagida verilmistir.

Cizelge 4.12 Degisen matris boyutu ile troid fantomunun hacim yiizde hata degerleri

Matris Boyutu hata(%o )
64x64 193,99
128x128 163,42
256x256 148.,4

Beklenildigi gibi artan matris boyutu ile yani azalan piksel degerleriyle hacim yiizde

hata degerleri azalmistir.

e Karaciger fantom calismalart

Siemens E-CAM cift dedektorlii tomografi cihazinda farkli geometrilerde ve bilgi
toplama parametrelerinde 1 dakikalik goriintiileme siiresinde alman karaciger

fantomunun hacim yiizde hata degerleri asagidaki cizelgelerde verilmistir.

e Dedektor-fantom mesafesi=20cm

Cizelge 4.13 20cm dedektor-fantom mesafesinde, degisen matris boyutu ve zoom faktorleriyle karaciger
fantomunun hacim yiizde hata degerleri

64x64 128x128 256x256

Z00om hata(%) hata(%) hata(%)
| 1.7 7.88 10.94
1.23 3.35 11.94 12.17
1.45 4.05 16.88 15.29
2 12.82 27.17 31.52
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o Dedektor-fantom mesafesi=30cm

Cizelge 4.14 30cm dedektor-fantom mesafesinde, degisen matris boyutu ve zoom faktorleriyle karaciger
fantomunun hacim yiizde hata degerleri

64x64 128x128 256x256

Zoom hata(%) hata(%) hata(%)
1 9.8 11.17 14.94
1.23 15.82 22.94 19.82
1.45 23.47 26.35 25.17
2 28.94 29.05 35.29

Bu calismada da kiire hacimlerinin bulunmasindaki gibi siireye gore goriintii alindigi
icin artan zoom faktorlerinde ve matris boyutlarinda hacim ylizde hata degerleri

artmistir. Gene artan mesafeyle hatalar da artig gozlenmistir.

4.2 Tomografik Degerlendirmeler

Bolim 3.2°de anlatildigr iizere, farkli bilgi toplama parametrelerinde, i¢ine 4 kiirenin
yerlestirildigi Jaszczak fantomunun elde edilen tomografik goriintiilerinden, degisen
kesit elde parametrelerinin kullanimiyla, aktivite ve hacim degerlendirmelerinde
kullanilacak transaksiyel kesitlere ulagilmistir. Asagidaki cizelgelerde, bu degisen bilgi
toplama ve kesit eldesi parametrelerindeki, her bir kiirenin aktivite ve hacim yiizde hata
degerleri verilmis ve bu parametrelerin sonuglara etkisi yorumlanmistir. Cizelgelerden
once kesit eldesi sirasinda sabit kalan parametreler tanimlanmistir (Matris boyutu : M,

Zoom faktorii : z, Projeksiyon sayisi : Pr, Kesit kalinligi : t, Bir piksel alan1 : a).

4.2.1 Filtre degisimi

Degerlendirmelerde kullanilan transaksiyel kesitler ii¢ farkli filtre ile elde edilmistir.
Bu filtrelerin her biri i¢in degisen kesim frekansi ve sadece butterworth filtreye 6zgii
giic faktorii parametrelerinde, aktivite ve hacim ylizde hata degerleri belirlenmistir
(Cizelge 4.15 - Cizelge 4.24). Kullanilan filtreler, al¢ak gecirgen olan hanning,

butterworth ve orta gecirgen olan sheep-logan filtreleridir.
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FBP —t=959mm —z7=1—a= 91,9mm2 — M = 64x64 — Pr =60

e HANNING

Cizelge 4.15 Farkli kesim frekanslarinda Hanning filtre i¢in aktivite yiizde hatalar

Kesim frekans1 | K;6(%) Kg(%) K4(%) K,(%)
0,3 11,14 5,37 10,25 4,66
0,4 10,58 6,20 13,08 7,41
0,5 14,84 13,83 23,66 8,75
0,6 21,35 24,12 29 13,83
0,7 27,91 24,29 30,54 15,91

Cizelge 4.16 Farkli kesim frekanslarinda Hanning filtre i¢in hacim yiizde hatalar1

Kesim frekansi Klﬁ(%) Kg(%) K4(%) Kz(%)
0,3 10,16 11,87 54,22 164,35
0,4 10,16 11,87 54,22 164,35
0,5 10,16 11,87 54,22 164,35
0,6 15,66 21,17 54,22 164,35
0,7 15,66 21,17 54,22 164,35

Hanning filtre icin degisen kesim frekanslarinda, her bir kiiredeki aktivite ve hacim
ylizde hatalar1 incelendiginde, kabul edilebilir sonuglarin 0,3-0,5 kesim frekans

araliginda oldugu goriilmektedir.

e SHEEP-LOGAN

Cizelge 4.17 Farkli kesim frekanslarinda Sheep-logan filtre i¢in aktivite yiizde hatalar

Kesim frekansi Klﬁ(%) Kg(%) K4(%) Kz(%)
0,3 38,72 30,71 18,08 13,91
0,4 24,76 7,81 13,45 9,83
0,5 26,06 27,76 15,87 12,91
0,6 29,27 30,33 21,62 18
0,7 34,53 31,68 30,66 20,83
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Cizelge 4.18 Farkli kesim frekanslarinda Sheep-logan filtre i¢in hacim yiizde hatalari

Kesim frekansi Ki4(%) Kg(%) K4(%) K;(%)
0,3 11,86 10,16 54,22 164,35
0,4 10,16 10,16 54,22 164,35
0,5 10,16 10,16 54,22 164,35
0,6 21,18 32,18 76,25 164,35
0,7 21,18 32,18 76,25 164,35

Sheep-logan filtre i¢in degisen kesim frekanslarinda, her bir kiiredeki aktivite ve hacim
yilizde hatalar1 incelendiginde, en az hata sonuglarin 0,4 ve 0,5 kesim frekanslarinda

oldugu goriilmektedir.

e BUTTERWORTH

Kesim frekanst 0,3 de gii¢ faktorii degisimi

Cizelge 4.19 0,3 kesim frekansinda, farkli giic faktorlerindeki Butterworth filtre igin
aktivite yiizde hatalar

Giic faktorii | Kig(%) Ks(%) Ky(%) K(%)
1 23,04 17,06 24,91 31,16
5 29,80 21,25 27,29 35,08
10 46,56 36,27 33,12 45,41

Cizelge 4.20 0,3 kesim frekansinda, farkli gii¢ faktorlerindeki Butterworth filtre igin
hacim yiizde hatalar

Giig faktirii | Kio(%) | Kg(%) Ky(%) K(%)
1 15,66 21,17 76,25 164,35
5 21,18 32,18 76,25 164,35
10 21,18 32,18 76,25 164,35
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Kesim frekanst 0,4 de gii¢ faktorii degisimi

Cizelge 4.21 0,4 kesim frekansinda, farkli gii¢ faktorlerindeki Butterworth filtre icin
aktivite ylizde hatalar1

Giig faktorii | Kio(%) Ks(%) Ku(%) Ka(%)
1 17,61 12,45 17,45 21,08
5 10,47 6,95 11,41 7,75
10 12,37 8,22 14,37 14,66
15 22,43 16,06 19,08 23,08

Cizelge 4.22 0,4 kesim frekansinda, farkli gii¢ faktorlerindeki Butterworth filtre icin
hacim yiizde hatalar

Giig faktorii | Kio(%) | Ks(%) Ky(%) K (%)
1 4,65 10,16 54,22 164,35
5 4,65 10,16 54,22 164,35
10 4,65 10,16 54,22 164,35
15 10,16 21,17 76,25 164,35

Kesim frekanst 0,5 de gii¢ faktorii degisimi

Cizelge 4.23 0,5 kesim frekansinda, farkli gii¢ faktorlerindeki Butterworth filtre icin
aktivite yiizde hatalar

Giic faktorii | Kig(%) Ks(%) Ky(%) K(%)
1 31,11 26,18 31,12 33,16
5 24,87 17,75 23,16 21,08
10 15,89 12,14 13,29 16,08
15 15,28 11,75 9,25 11,41

Cizelge 4.24 0,5 kesim frekansinda, farkl gii¢ faktorlerindeki Butterworth filtre icin
hacim yiizde hatalar

1 21,18 21,17 76,25 164,35
5 15,66 10,16 54,22 164,35
10 10,16 10,16 54,22 164,35
15 10,16 10,16 54,22 164,35
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Butterworth filtre i¢in degisen kesim frekanslar1 ve gii¢ faktorlerinde, her bir kiiredeki
aktivite ve hacim yiizde hatalar incelendiginde, kabul edilebilir sonuglarin, 0,4 kesim
frekansi / 1-10 gii¢ faktorii araliginda ve 0,5 kesim frekansi/ 10 ve 15 gii¢ faktorlerinde
elde edildigi goriilmektedir. Butterworth filtre icin elde edilen sonuglar
karsilastirildiginda, kesim frekansi arttikca daha biiylik gii¢ faktorlerinin kullanimi
hatalar1 azaltmistir. Sekil 4.1°de degisen kesim frekanslarinda ve gii¢ faktorlerindeki

butterworth filtrenin grafigi goriilmektedir.

Meroquist
frekanst

, kesitn frekans

Sekil 4.1 Farkli kesim frekanslarinda ve gii¢ faktorlerinde butterworth filtre

Sekil 4.1°deki grafikte de goriildiigii gibi, bu filtre i¢in 0,3 kesim frekansi, goriintiideki
ayirma giicliniin azalmaya bagladig1 frekans olarak kabul edilebilir. Sonuglardan da
goriildiigii gibi en yiiksek hatalar bu frekans degerinde elde edilmistir. Daha 6nceki
boliimlerde aciklandigi gibi, diisiik se¢ilen kesim frekansi ayirma giiciinii azaltir,
gorintii daha ¢ok yumusatilmis gibi goriiniir. Yiiksek se¢ilen kesim frekansi ile ayirma

giicli iyilestirilebilir ancak giiriiltiide artar.
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Tiim kullanilan filtrelere bakildig1 zaman, uygun parametre se¢imlerindeki hanning ve
butterworth filtrelerde en az hata sonuglarina ulagilmistir. Bu iki filtrenin ortak 6zelligi
alcak gecirgen filtre olmasidir. Sheep-logan filtrede ise hatalar, genelde diger iki filtreye
gore yiiksek ¢ikmaistir.

Filtre degisimi ile hacim yiizde hatalar1 6zellikle 2 ve 4ml’lik kiireler icin fazla degisim
gostermemistir. Bunun nedeni ise kismi hacimden dolayi filtre degisiminin etkisinin
gbzlenememesidir.

4.2.2 Zoom faktorii degisimi

Degerlendirmelerde kullanilan transaksiyel kesitler ii¢ farkli zoom faktorii ile elde
edilmistir. Cizelge 4.25 ve Cizelge 4.26’da aktivite ve hacim yilizde hata degerleri
verilmistir.

FBP —t=9,59mm — Hanning — p, = 0,4 — M = 64x64 — Pr =60

Cizelge 4.25 Zoom faktorii degisiminde aktivite ylizde hatalari

Zoom Ki6(%) Kg(%) Ky(%) Ky (%)
1 10,58 6,20 13,08 7,41
1,5 7,45 6,18 8,58 6,91
2 5,71 2,95 5,04 3

Cizelge 4.26 Zoom faktorii degisiminde hacim yiizde hatalari

Zoom Ki6(%) Ks(%) Ky(%) K2 (%)
1 10,16 11,87 54,22 164,35
1,5 6,91 7,77 37,17 95,95
2 3,54 6,3 21,25 76,35
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Artan zoom faktoriiyle, aktivite yiizde hata degerleri bir miktar azalmistir. Hacim
ylizde hatalar1 da artan zoom degerleri ile ozellikle 2ml ve 4ml’lik kiirelerde
azalmistir. Artan zoom ile beraber bir piksel boyutu kii¢lilmiis, kismi hacim etkisinden
dolay1 yiiksek hatalarin elde edildigi 2 ve 4ml’lik kiireler i¢in 6nemli bir azalma

gozlenmistir.

4.2.3 Kesit kalinhg1 degisimi

Degerlendirmelerde kullanilan transaksiyel kesitler iki farkli kesit kalinlig1 ile elde
edilmigtir. Cizelge 4.27 ve Cizelge 4.28’de aktivite ve hacim yilizde hata degerleri
verilmistir.

FBP — 7 =1 — Hanning — p, =04 —a=91,9mm’ - M = 64x64 — Pr = 60

Cizelge 4.27 Kesit kalinlig1 degisiminde aktivite yiizde hatalari

Kesit kalinhg: Ki6(%) Kg(%) K4(%) K,(%)
9,59mm 10,58 6,20 13,08 7,41
19,18mm 11,05 8,06 15,87 16,91

Cizelge 4.28 Kesit kalinlig1 degisiminde hacim yiizde hatalar

Kesit kahnlig Ki4(%) Kg(%) K4(%) K,(%)
9,59mm 10,16 11,87 54,22 164,35
19,18mm 32,19 76,26 76,25 2525

Kesit kalinligi, sistemin aksiyel eksen ayirma giicii olarak diisiiniildiigiinde, artan kesit
kalinlig1 ile ayirma giicli azalicaktir. Zoom faktorii degisiminde oldugu gibi, aktivite
ylizde hatalar1 artan kesit kalinlig ile artig gostermistir. Hacim yiizde hatalarinda ise,
kesit kalinliginin artmasi kismi hacim etkisini arttirmis dolayisiyla hata degerleri de

artmistir.
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4.2.4 Algoritma degisimi
Degerlendirmelerde kullanilan transaksiyel kesitler {ic farkli algoritma ile elde
edilmistir. Kullanilan algoritmalar; FBP, OSEM ve MLEM’dir. MLEM algoritmasi ii¢

farkli tekrar sayisiyla kullanilmistir. Cizelge 4.29 ve Cizelge 4.30°da aktivite ve hacim

ylizde hata degerleri verilmistir.

z=1—1t=9,59mm - Hanning — p, = 0,4 —a=91,9mm’ - M = 64x64 — Pr =60

Cizelge 4.29 Algoritma degisiminde aktivite yiizde hatalari

Algoritma Ki6(%) K3(%) Ky(%) Ky(%)
FBP 10,58 6,20 13,08 7,41
OSEM 18,88 15,97 22,5 18,08
ML-iterat(16) 22,81 21,77 24,66 15,91
ML-iterat(32) | 7,84 5,68 10,66 4,08
ML-iterat(64) 1,42 3,37 4,37 3,75

Cizelge 4.30 Algoritma degisiminde hacim ylizde hatalar1

Algoritma Ki6(%) K3(%) K4(%) Ky(%)
FBP 10,16 11,87 54,22 164,35
OSEM 15,66 21,17 98,27 296,5
ML-iterat(16) 15,66 21,17 98,27 296,5
ML-iterat(32) 15,66 21,17 98,27 296,5
ML-iterat(64) 10,16 10,16 54,22 164,35

ML-iterat algoritmasinin aktivite yilizde hatalar1 incelendiginde, tekrar sayisinin
artmasiyla gercege daha da yaklasilmis ve hata azalmistir. OSEM ve ML-iterat (16)
algoritmalarinda en yliksek hatalar elde edilmistir. Hacim hesaplamasinda, algoritma
degisimi kesit sayisi1 agisindan farklilik gosterdiginden OSEM, ML-iterat(16) ve ML-

iterat(32) de hatalar bu nedenden 6tiirli artmustir.
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4.2.5 Sheep-logan filtresinin ii¢c fakl algoritmadaki karsilastirmasi

Filtreleri, algoritma degisiminde karsilagtirabilmek i¢in Shepp-logan filtresi ii¢ farkl
algoritmada kullanilmistir. Cizelge 4.31 ve Cizelge 4.32°de aktivite ve hacim yiizde

hata degerleri verilmistir.

z=1—-t=9,59mm — Sheep-logan — p, =0,4 —a= 91,9mm’ - M = 64x64 — Pr = 60

Cizelge 4.31 Sheep-logan’in algoritma degisimindeki aktivite ylizde hatalar

Algoritma Ki6(%) Kg(%) K4(%) K, (%)
FBP 24,76 7,81 13,45 9,83
OSEM 40,87 35,62 33,91 24,75
ML-iterat(32) 30,17 11,96 17,45 9,25

Cizelge 4.32 Sheep-logan’in algoritma degisimindeki hacim ylizde hatalari

Algoritma Ki6(%) K3(%) Ky(%) Ky(%)
FBP 10,16 10,16 54,22 164,35
OSEM 21,18 43,21 98,27 296,5
ML-iterat(32) 21,18 42,91 98,27 296,5

Aktivite ylizde hatalariin diger filtrelere gore fazla ¢iktig1 Sheep-logan filtresinin farkl
algoritma sonuclar1 incelendiginde, algoritma degisiminde en fazla hatanin ciktigi
OSEM ile kullanilmas1 gene artmis bir aktivite yiizde hata olarak yansimistir. Sonuglar
algoritma degisimindeki ile paralellik gdstermektedir. Ancak Sheep-logan filtresinin

kullanimi aktivite ve hacim hatalarini1 arttirmstir.
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4.2.6 Butterworth filtresinin ii¢ fakh algoritmadaki karsilastirmasi

Filtreleri, algoritma degisiminde karsilagtirabilmek i¢in Butterworth filtresi ti¢ farkl
algoritmada kullanilmistir. Cizelge 4.33 ve Cizelge 4.34°de aktivite ve hacim yiizde
hata degerleri verilmistir.

z=I-t=9,59mm -Butterworth — p, = 0,4 —0=5-a= 91,9mm2- M = 64x64 —Pr = 60

Cizelge 4.33 Butterworth’un algoritma degisimindeki aktivite yiizde hatalari

Algoritma Ki6(%) K3(%) Ky(%) Ky (%)
FBP 10,47 6,95 11,41 7,75
OSEM 20,91 18,27 18,37 12,5
ML-iterat(64) | 12,07 9,83 13,75 10,08

Cizelge 4.34 Butterworth’un algoritma degisimindeki hacim yiizde hatalari

Algoritma Ki6(%) K3(%) Ky(%) Ky(%)
FBP 4,65 10,16 54,22 164,35
OSEM 15,66 21,17 76,25 208,45
ML-iterat(64) | 4,65 10,16 54,22 164,35

4.2.4 boliimiindeki algoritma degisiminin incelenmesinde hanning filtre kullanilmisti.
Bu sonuglarin butterworth filtre ile karsilastirilmast durumunda aktivite ve hacim yiizde

hata degerlerinde 6nemli bir degisim gézlenmemistir.
4.2.7 Projeksiyon goriintii sayisinin degisimi
Bilgi toplama parametrelerinin hatalardaki etkisini gézlemleyebilmek icin, iki farkl

projeksiyon goriintii sayisinda tomografi yapilmistir. Cizelge 4.35 ve Cizelge 4.36’da

aktivite ve hacim yiizde hata degerleri verilmistir
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FBP - z=1—-t=9,59mm — Hanning — p, =04 —a= 91,9mm2 -M = 64x64

Cizelge 4.35 Projeksiyon goriintii sayisinin degisiminde aktivite ylizde hatalari

Proj Sayisi Ki4(%) Kg(%) Ky(%) K(%)
60 10,58 6,20 13,08 7,41
120 26,52 17,95 21,29 23,66

Cizelge 4.36 Projeksiyon goriintii sayisinin degisiminde hacim yiizde hatalari

Proj Sayis1 | K;4(%) Kg(%) Ky(%) K, (%)
60 10,16 11,87 54,22 164,35
120 15,66 21,17 54,22 164,35

Artan projeksiyon sayisiyla beraber goriintiideki giiriiltiide artmis boylece aktivite ve

hacim ylizde hatalarinda artis gézlenmistir.

4.2.8 Matris boyutu degisimi

Bilgi toplama parametrelerinin hatalardaki etkisini gozlemleyebilmek i¢in, iki farkli
matris boyutunda tomografi yapilmistir. Cizelge 4.37 ve Cizelge 4.38’de aktivite ve
hacim yiizde hata degerleri verilmistir

FBP - z=1—-t=9,59mm — Hanning — p, =04 —a= 91,9mm’ — Pr =60

Cizelge 4.37 Matris boyutu degisiminde aktivite ylizde hatalar

Matris byt | Kis(%) Ks(%) Kqy(%) K;(%)
64x64 10,58 6,20 13,08 7,41
128x128 4,55 4,37 3,58 0,75
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Cizelge 4.38 Matris boyutu degisiminde hacim yiizde hatalari

Matris byt | K;4(%) Ks(%) Ky(%) Ks(%)

64x64 10,16 11,87 54,22 164,35

128x128 3,54 7,47 32,27 43,3

Zoom faktoriin de oldugu gibi, matris boyutunun artmasi yani kiigiilen piksel boyutu ile

hatalarda azalma gozlenmistir.

4.2.9 Kiire/Background oranlarimin degisimi

Farkli kiire/ background oranlarinda, degisen lezyon dedeksiyonunun hatalardaki
etkisini gozlemleyebilmek icin iki oranda tomografi yapilmustir. Cizelge 4.39 ve

Cizelge 4.40°da aktivite ve hacim ylizde hata degerleri verilmistir.

FBP z=I1-t=9,59mm — Hanning — p, =0,4 —a= 91,9mm’ — M=64x64 - Pr =60

Cizelge 4.39 Kiire/ background oran degisiminde aktivite yiizde hatalar

ORAN Kie(%) Ks(%) Kq(%) Ks(%)
2600 10,58 6,20 13,08 7,41
1300 26,33 20 26,08 31,66

Cizelge 4.40 Kiire/ background oran degisiminde hacim yiizde hatalar

ORAN Ki6(%) Ks(%) Ky(%) K (%)

2600 10,16 11,87 54,22 164,35

1300 15,66 21,17 54,22 164,35

Azalan kiire/ background orani ile lezyon dedeksiyonu azalmis ve ozellikle aktivite
yiizde hata sonuglarinda bir artis gdzlenmistir. Hacim hatalar1 da 16 ve 8ml lik kiireler

icin artmistir.
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4.2.10 Dedektor yoriinge degisimi

Bilgi toplama parametrelerinin hatalardaki etkisini gézlemleyebilmek icin, iki farkl
dedektdr yoriingesinde tomografi yapilmistir. Cizelge 4.41 ve Cizelge 4.42°de aktivite
ve hacim yiizde hata degerleri verilmistir

FBP - z=1—-t=9,59mm — Hanning — p, =04 —a = 91,9mm’ — M=64x64 - Pr= 60

Cizelge 4.41 Dedektor yoriinge degisiminde aktivite yiizde hatalar

YORUNGE | K;¢(%) Ks(%) Kq(%) Ks(%)
NCO 26,33 20 26,08 31,66
co 38,54 34,70 41,83 45,66

Cizelge 4.42 Dedektor yoriinge degisiminde hacim ylizde hatalari

YORUNGE | K;4(%) K3(%) K4(%) K;(%)

NCO 15,66 21,17 54,22 164,35

CO 15,66 21,17 54,22 164,35

Dedektor yoriinge durumu CO oldugunda, dedektdr ile fantom arasindaki mesafe
artmistir. Dolayisiyla aktivite ylizde hatalarinda artis gdzlenmistir. Ancak hacim yiizde
hatalar1 yoriinge degisiminden etkilenmemistir.

4.2.11 Foton azalim diizeltmesi olmadan algoritma degisimi

Farkli algoritmalarda, foton azalim diizeltmesi olmadan bulunan aktivite ve hacim

yiizde hata degerleri Cizelge 4.43 ve Cizelge 4.44’de verilmistir.
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z=I-t=9,59mm -Hanning — p, =0,4 -a= 91,9mm2- M = 64x64 —Pr = 60

Cizelge 4.43 Azalim diizeltmesiz algoritma degisimindeki aktivite yiizde hatalari

azalim diizelt | K;4(%) Kg(%) Ky(%) K, (%)
FBP var 10,58 6,20 13,08 7,41
yok 27,10 18,27 21,16 15,5
OSEM var 18,88 15,97 225 18,08
yok 25,92 23,29 28,70 27,83
ML-iterat(64) var 1,42 3,37 4,37 3,75
yok 5,20 7,66 14,37 11,5

Cizelge 4.44 Azalim diizeltmesiz algoritma degisimindeki hacim yiizde hatalar

azalim diizelt |  Ky4(%) Ks(%) Ky(%) Ka(%)

FBP var 10,16 11,87 54,22 164,35

yok 10,16 10,16 54,22 164,35

OSEM var 15,66 21,17 98,27 296,5
yok 21,18 32,18 98,27 296,5

ML-iterat(64) var 10,16 10,16 54,22 164,35
yok 15,66 21,17 54,22 164,35

Foton azalim diizeltmesiz elde edilen aktivite ylizde hatalar1 artmig, hacim yiizde

hatalarinda ise 16ml ve 8ml lik kiireler i¢in artig gézlenmistir.

4.2.12 Sacilim diizeltmesi olmadan algoritma degisimi

Farkl1 algoritmalarda, foton sagilim diizeltmesi olmadan bulunan aktivite yiizde hata

degerleri Cizelge 4.45°de verilmistir.
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z=I-t=9,59mm -Hanning — p, = 0,4 -a= 91,9mm2- M = 64x64 —Pr = 60

Cizelge 4.45 Sacilim diizeltmesiz algoritma degisimindeki aktivite yiizde hatalar

sacihm diizelt | K;4(%) Kg(%) Ky(%) K, (%)

FBP var 10,58 6,20 13,08 7.41

yok 21,5 26,91 38,87 36,25

OSEM var 18,88 15,97 22,5 18,08
yok 22,58 23,60 55,08 50,05

ML-iterat(64) var 1,42 3,37 4,37 3,75
yok 39,43 39,25 41,33 38,16

Sacilim diizeltmesiz elde edilen aktivite yiizde hata degerleri 6nemli miktarda artis

gostermistir.
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5. SONUC

Planar ve tomografik goriintiilerden hesaplanan aktivite ve hacim sonuglari, tedavi ve
gorlintiileme amaglhi hastaya verilen radyofarmasotik limitlerini tayin etmek,
radyoterapide hasta planlamasinda kritik organ hacimlerini belirlemek, organ i¢indeki
bir lezyonun zamanla olusan hacimsel farkliliklarini ortaya koyabilmek agisindan biiyiik

Onem tasir.

Tez caligmasinda ilk olarak, tek dedektorli Mediso TH-33 gama kameradan farkli
boyuttaki 4 kiirenin ve klinik incelemelerin daha iyi aciklanabilmesi i¢in Siemens E-
CAM tomografi cihazinda karaciger fantomunun, farkli matris boyutu, zoom faktori,
fantom-dedektor mesafesi ve sogurucu kalinliklarinda (yalniz kiireler i¢in) alinan planar

goriintiilerinden aktivite/hacim hesabi ¢alismasi yapilmistir.

Mediso TH-33 gama kameradan alinan 4 kiirenin planar goriintiilerinden, foton
sacilim ve azalim diizeltme tekniginin (Bolim 3.1.1.1) kullammmiyla aktivite
hesaplanmistir. Bu hesaplamalarda, 4 farkli kiirenin her birinin aktivitesinin
saptanmasinin yani sira, 4 kiire tek bir aktivite dagilimi kabul edilerek de aktivite
belirlenmigtir. Kiire aktivitelerinin ayri ayri belirlenmesinde %45’¢ varan hatalar
bulunmugtur. Tim kiirelerin aktivite hesaplamasinda toplam hata %10-%17
araligindadir. Burada en Onemli husus, Mediso TH-33’lin ayirma giicliniin 2 kati
simirinda olan en kiiciik boyutlu kiirenin kenarlarimin belirlenmesindeki zorlugun,
yiiksek hatalarin ¢ikmasina neden olmasidir. Siemens E-CAM tomografi cihazindan
alinan karaciger fantomunun planar goriintiilerinden, iki teknik kullanilarak aktivite
hesab1 yapilmistir. Biri yukarida belirtilen foton sagilim ve azalim diizeltme teknigi,
digeri ise ayni anda alinan birbirinden 180° zit yondeki goriintiilerin kullanildig:
geometrik  ortalama  teknigi ( Bolim 3.1.1.2)’dir. Bu ikinci teknikte, kaynak
pozisyonunu dikkate almayan (Esitlik 3.8) ve alan (Esitlik 3.10) olmak {iizere iki
esitlikle aktivite hesaplamasi yapilmistir. Kullanilan ilk teknikte, %10 varan hatalar

bulunmustur. ikinci teknikte ise, kaynak pozisyonunu dikkate alan esitligin
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kullanilmasi, pozisyonu dikkate almayan esitlie gore hatalarin %1-%2 daha az
cikmasint saglamigtir. Foton sacilim diizeltmesini i¢ermeyen geometrik ortalama
tekniginde, foton sa¢ilim ve azalim diizeltme teknigine gore daha az hatalar elde
edilmigtir. Bu durumda, planar goriintilerden aktivite hesaplamasinda, sagilim
diizeltmesine gerek kalmadan kaynak pozisyonunu dikkate alarak yapilan foton azalim
diizeltmesinin daha dogru sonuglara gotiirdiigli gorilmiistiir. Hem kiire hem de
karaciger fantomu ile yapilan calismada, artan fantom-dedektor mesafelerinde,
sogurucu kalinliklarinda hatalar artmis, ancak matris boyutu ve zoom faktdriiniin

artmasi sonuglarda 6nemli bir degisim getirmemistir.

Planar ¢alismalardaki hacim hesaplamasinda, toplanan saymmin Ol¢limii yapilacak
hacimle orantili oldugu diisiincesiyle (Boliim 3.1.2), kiirelerin ve karaciger fantomunun
hacimleri saptanmistir. Aktivite hesaplamasinda oldugu gibi, farkli bilgi toplama
parametrelerinde ve farkli goriintii geometrilerinde alinan planar goriintiilerden
hesaplanan hacim degerlerinin nasil degistigi  arastirilmistir. Kiire hacim
hesaplamasinda, kismi hacim etkisinde bulunan en kiigiik boyutlu kiire i¢in %41’e varan
hatalar elde edilmistir. Diger kiireler i¢in hatalar %1-%27 arasinda degismektedir.
Karaciger fantomu i¢in ise hesaplanan hacim hatalar1 %1,7-%35 araligindadir. Her iki
calismada da, artan fantom-dedektér mesafesinde, sogurucu kalinliklarinda hatalar
artmistir. Ancak artan zoom faktorii ve matris boyutu icin beklenenin aksine hatalar
artmigtir. Bu durum ise, goriintiilerin degisen matris boyutu ve zoom faktorii dikkate
alinmaksizin siireye gore alinmasi, dolayisiyla bir piksele diisen sayimin azalmasi yani
giiriiltiiniin artmasi ile agiklanir. Giiriilti artisinin, piksel boyutunun kiigiilmesi ile

azalan kismi hacim etkisinden daha baskin oldugu goriilmiistiir.

Tez caligmasinda ikinci olarak; Siemens E-CAM tomografi cihazinda, i¢ine planar
calismada kullanilan kiirelerin yerlestirildigi Jaszczak fantomu; farkli matris boyutu,
farkli projeksiyon sayisi, farkli dedektér ydriingeleri ve lezyon dedeksiyonunun
degisiminin hatalardaki etkisinin arastirilmasi amaci ile farkli kiire / background

oranlarinda tomografik goriintiilemesi yapilmigtir. Daha sonra; farkli filtre, farkli
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algoritma, fakli kesit kalinliklari, zoom faktoérlerinde, foton azalim diizeltmesi varken ve

yok iken elde edilen kesit goriintiilerinden aktivite/hacim hesab1 ¢calismasi yapilmistir.

Kesit goriintiilerinden aktivite ve hacim hesaplamasinda Bolim 3.2.1 ve 3.2.2°de
aciklanan teknikler kullanilmistir. Kullanmis oldugumuz hanning ya da butterworth gibi
alcak gecirgen filtrelerde, 0,3-0,5 kesim frekans araliginda kabul edilebilir aktivite
sonuglar1 elde edilmistir. Artan zoom faktorii, matris boyutu yani kiigiilen piksel boyutu
ve azalan kesit kalinligi ile kismi hacim etkisi azalmis; dolayisiyla hem aktivite hem de
hacim hatalar1 azalmistir. Artan kiire/background oranlarinda lezyon dedeksiyonu
iyilesmis ve boylece aktivite ve hacim hatalari (hacim hatasinda yalniz 1. ve 2. kiireler
icin) azalmustir. Projeksiyon goriintli sayisinin artmasiyla giiriiltii arttirmis bu durumda
aktivite hatalar1 artmistir ancak hacim hatalarinda 6nemli bir degisim gézlenmemistir.
32 ve 64 tekrar sayisindaki ML-iterat ve FBP algoritmalarinda, hem aktivite hem de
hacim hatalarinda kabul edilebilir sonuglar elde edilmistir. Foton azalim ve sagilim
diizeltmesi olmaksizin yapilan hesaplamalarda hatalar artmistir. Burada dikkati ¢eken
bir husus, 3. ve 4. kiirelerin tomografi cihazinin ayirma giiciiniin 2 kat1 sinirinda
olmasindan otiirli, piksel boyutunu degistiren parametrelerin  disinda  diger

parametrelerin hacim hesabinda higbir etkisinin gézlenememesidir.

Kesit goriintiilerinden aktivite / hacim hesaplanmasi i¢in literatiir sonuglari; gercek
hacim 280ml olmak {iizere 1, 4, 16 zoom faktorlerinde hesaplanan hacim degerleri
strastyla 296, 277, 265 (Kai et al. 1988) olarak bulunmustur. Bu sonuglar, tezde zoom
faktorii degisiminde hesaplanan sonuglarla uyum iginde yani artan zoom faktorii ile
hacim degerleri kiigiilmektedir. Bir diger literatiir ¢alismasi; farkli kiire / background
oranlar1 i¢in, 3,4 ml gercek hacim olmak tizere 2,5 / 5 / 10 kiire background oranlarinda
sirastyla hesaplanan hacim ve aktivite degerlerinin yilizde hatalari, hacim i¢in %376,
%148, %84 aktivite i¢in %187, %20,8, %10,8 (David et al. 1994) olarak bulunmustur.
Tezde ki sonuglar literatiir sonuglar1 ile uyum igindedir. Kiire / background oranlarinin

artmasi ile hatalar azalmustir.

77



Planar ve tomografik goriintiilerden aktivite hesaplanmasinda, sacilim diizeltmesi i¢in
secilen kg degerleri, uygun bir aralik i¢in sonuglarda tekrarlanmistir. Sekil 5.1 ve Sekil
5.2 Mediso ve Siemens sistemleri i¢in, hesaplanan aktivite yiizde hatalarinin se¢ilen bu
ke degerlerine gore degisimini gdstermektedir. Goriildiigii gibi, hesaplamalarda se¢mis

oldugumuz kg degerlerinde en az aktivite hata degerleri elde edilmistir.

Mediso TH-33 k dogrulugu

M

o

% aktivite hata
>

o o

Sekil 5.1 Mediso TH-33 i¢in kg dogrulugu

Siemens E-CAM k dogrulugu

Sekil 5.2 Siemens E-CAM i¢in kg dogrulugu

Bu tez calismasinda, gerek planar gerek tomografik goriintiilerden hesaplanan aktivite
ve hacim sonuglarindan; organdaki radyoizotop tutulumunun, organ igindeki aktivite
tutan bir lezyona gore daha belirgin oldugu gorilmiistiir. Elde edilen sonuglardan yola
cikarak klinik acidan bir yorum getirilecek olursa, bir lezyonun aktivite / hacim
hesabinda, lezyonun derinligine bagh olarak foton azalimi, sacilan 1sinlar, kolimatérden
artan mesafe ile bozulan uzaysal ayirma giiciiniin getirdigi sinirlama (bulaniklik etkisi)
lezyon sinirlarimin - algilanmasint  zorlagtirmakta ve  hesaplamalarda  sorun

olusturabilmektedir.
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