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OZET

YUKSEK LiSANS TEZi
AKUT INMEDE SEGMENTASYON VE HACIM HESABI
Muhammed Fatih AKIL

Batman Universitesi Fen Bilimleri Enstitiisii
Elektrik-Elektronik Miihendisligi Anabilim Dal

Damisman: Doc. Dr. Omer Faruk ERTUGRUL
2020, 46 Sayfa

Jiiri
Danlsma!} Dog. D{. Olyer Faruk ERTUGRUL
Diger Uye: Dr Ogr Uyesi Yilmaz KAYA
Diger Uye: Dr Ogr Uyesi Emrullah ACAR

Inme 6nemli bir saglhk sorunudur ve inme tedavisinde en yaygin goriintiilleme yontemi manyetik
rezonanstir (MR). Difiizyon agirlik goriintiileme (DWI) ve perfiizyon agirlikli goriintiileme (PWI) hizla
akut inme tedavisinin ana pargalar1 haline gelmektedir. Bu g¢alismada, akut inme hastalarinin beynin
hasarli hacmi ve hasar gérmesi muhtemel hacmi MR goriintiileri tizerinden matematiksel yontemle ve
doku yontemleri ile hesaplanmistir. Bu ¢aligmada, 6znitelik ¢ikarma igin Gri Seviye Es-Olusum Matrisi
(GLCM), Gabor ve Laws Doku Enerji Olgiisii (LTEM) doku yontemleri kullanilmistir. Cikarilan
Oznitelikler, sirasiyla beynin ne kadar hasar gordiigiinii ve beynin ne kadar zarar gorebilecegini bilgisini
veren DWI ve PWI hacimlerini tahmin etmek igin kullanilmistir. Elde edilen sonuglar matematiksel
model ve literatiir ile karsilagtirildi.

Anahtar Kelimeler: : Difiizyon Agirlikli Goériintileme (DWI); Perfizyon Agirhikli
Goriintiileme (PWI); Doku; Gri Seviye Esolusum Matrisi (GLCM), Gabor ve Laws Doku Enerji Olgiimii
(LTEM)
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Stroke is a major health problem and the most common imaging method in stroke therapy is
magnetic resonance (MR). The diffusion weighted imaging (DWI) and perfusion-weighted imaging
(PWI) are quickly becoming the main parts of acute stroke therapy. In this study, the MR images of acute
stroke patients, which gives the damaged volume of the brain and the potential volume to be damaged,
were calculated by a mathematical method and estimated by texture methods. In this study, the texture
methods, which are Gray Level Co-Occurrence Matrix (GLCM), Gabor, and Laws Texture Energy
Measure (LTEM) have been used for feature extraction. Extracted features were employed to estimate
DWI and PWI volumes that give how much brain was damaged, and how much brain could be damaged,
respectively. Obtained results were compared with the mathematical model and the literature.

Keywords: Diffusion Weight Imaging (DWI); Perfusion-Weighted Imaging (PWI); Texture; Gray Level
Co-Occurrence Matrix (GLCM), Gabor, And Laws Texture Energy Measure (LTEM)



ONSOZ

Bu ¢alisma da akut inme hastalarinin MR ggriintiileri lizerinden hasar gérmiis
bolge hacmini ve hasta tedavi edilmezse muhtemel hasar gorebilecek bolge hacminin
tahminlemesi yapilmistir.

Tez caligmamda planlanmasinda, arastirilmasinda,  yliriitilmesinde  ve
olusumunda ilgi ve destegini esirgemeyen, engin bilgi ve tecriibelerinden yararlandigim,
yonlendirme ve bilgilendirmeleriyle ¢alismami bilimsel temeller 1s18inda sekillendiren
sayin hocam Dog. Dr. Omer Faruk ERTUGRUL’a, inme hastalar ile ilgili degerli
bilgilerini paylastig1 ve hastalara ait verileri sagladig1 icin saym agabeyim Dog. Dr.
Esref AKIL’a, bu zorlu tez siirecinde benden destegini bir an icin bile esirgemeyen
sevgili esime, tiim egitim hayatim boyunca benden maddi ve manevi desteklerini
esirgemeyen her zaman yanimda olan sevgili aileme ve 6zellikle ilmi ¢alismalari siirekli
tesvik eden babama tesekkiirlerimi bir borg bilirim.

Muhammed Fatih AKIL
BATMAN-2020
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SIMGELER VE KISALTMALAR

Simgeler

A : Gabor fonksiyonunun kosiniisiin dalga faktori

(0] : Gabor fonksiyonunun agisal yonelimi

\ : Gabor fonksiyonunun fazin ofset degeri

Y : Gabor fonksiyonunun uzamsal goriis agisi

Vv ; Frustum modelinde hacim

h : Frustum modelinde iki dilim arasindaki mesafe

e; ) Tahmin edilen ve gercek deger arasindaki hata farki

Kisaltmalar

ADC : Goriiniir Difiizyon Katsayisi (Apparent Diffusion Coefficient)
DWI ) Diflizyon Agirlikli Goriintilleme (Diffusion Weighted Imaging)
GLCM : Gri Seviye Esolusum Matrisi (Gray-Level Co-Occurrence Matrix)
LTEM ) Laws Doku Enerji Ol¢iimii (Laws Texture Energy Measure)
MRI/ MR ) Manyetik Resonans Goriintiileme (Magmetic Resonance
Imaging)

MSE ) Karelerin Ortalamasi Hatas1 ( Mean Square Error)

PWI ) Perfiizyon Agirlikli Goriintiileme (Perfusion Weighted Imaging)
RMSE : Kare Ortalamalarinin Karekokii Hatas1 ( Root Mean Square Error)






1. GIRIS VE KAYNAK ARASTIRMASI

Inme biiyiik bir toplumsal saglik sorunu olmakla birlikte gelismis iilkelerde
maliyeti en yliksek ti¢lincii hastalik oldugu diisiiniilmektedir. Yilda ABD’de 200,000’
yaklasan Oliimiin 16 da 1’1 inme kaynakli oldugu ve yetiskinlerde engelli olmanin en
yaygin sebebinin inme oldugu belirtilmektedir. (Asadi vd., 2014). Sadece Amerika
Birlesik Devletleri’nde yilda yaklagik 800,000 inme vakasi oldugu ve inme nedenli
uzun siireli pahali rehabilitasyonun sadece ABD’deki maliyetinin 60 milyon dolar
oldugu belirtilmektedir.(Asadi vd., 2014).

Inme tedavisinde en yaygmn kullanilan goriintiileme yontemi manyetik
rezonanstir (MR). Diflizyon agirlikli goriintiileme (DWI) ve perfiizyon agirlikli
goriintiileme (PWI) olan MR teknikleri hizli bir sekilde akut inme tedavisinin temel
pargalar1 haline gelmektedir. Inmeden saatler sonra DWI ile beyindeki iskemi
bolgelerini ayristirmak mimkiindiir. DWI anomalileri tipik olarak insandaki
infarksiyonda gelisir ve DWI anomalileri iskemi alani (core) ile iligkili oldugu
diisiiniilmektedir. Ote yandan PWI ise, dokunun hemodinamik durumu ile ilgili bilgi
verir ve hem iskemideki hem de etrafindaki beyin bdlgelerinin bozulan perfiizyonunu
gosterir ve DWI da edinilen bilgileri tamamlamaktadir (Neumann-Haefelin vd., 1999).
Bunun yani sira DWI ve PWI kurtarilabilir olan dokuyu bulmada kullanilmaktadir.
DWI erken doku zedelenmesini gosterirken, PWI serebral perfiizyondaki yari dl¢iilebilir
bilgileri saglamaktadir. PWI lezyonlariin hacmi DWI lezyon hacimlerinden daha
biiyiikkse (mismatch olarak adlandirilir) genellikle inme gelismekte ve biiyiimektedir
(Coutts vd., 2003).

Yakin zamanda yapilan ¢aligmalar diflizyon ve perfuzyon lezyon hacimleri ¢ok
olan inme hastalarinin reperfuzyon terapisinden daha ¢ok fayda sagladigin
gostermektedir. Bunun yani sira ¢ok az mismatch (uyumsuz) olan veya mismatch
olmayan hastalar reperfuzyon sonras1 fayda goremeyebilecekleri ama zarar
gorebileceklerini goriilmiistiir (beyin hemorahi veya reperfuzyon yaralar1). Bu nedenle
dogru ve giivenilir diflizyon-perfiizyon mismatch haritas1 akut inme hastalarini tedavi
eden doktorlara dnemli faydalar saglayacaktir (Butcher vd., 2008).

Mismatch’in goz ile ¢ikarilmasi miimkiin olsa da hesaplayanlar arasinda hata
farki ¢ok yiiksek olabildiginden giivenilir degildir. Ornegin bir uzmanmn %10 olarak
tahmin ettigi mismatch oranini bir baska uzman %40 olarak tahmin edebilmistir (Straka
vd., 2010). Diflizyon ve perfiizyon haritalarin1 ayr1 ayr1 ¢ikarabilecek yazilimlar

olmasina ragmen ¢ok az yazilim difiizyon-perfiizyon mismatch haritasini



cikarabilmektedir (Butcher vd., 2008). Bunun yani sira bugiin kullanilan mismatch
yazilimlar1 bir operatore ihtiya¢ duymaktadir; bu da zaman kaybina neden olmaktadir.
Bu operator hatalarina imkan taniyan karmasik yazilimlar genellikle tedavi edenler ve
operatorler i¢in yogun egitim gerektirmektedir. Sonu¢ olarak hizli tedavinin 6nemli
oldugu inme hastalar1 i¢in zaman kayb1 6nemli bir dezavantaj olusturmaktadir (Copen
vd., 2009). Bu nedenle etkin bir klinik tedavi i¢in DWI ve PWI arasindaki mismatch’i
otomatik olarak hesaplayacak tedavi ekipmani gerekmektedir (Coutts vd., 2003;
Lovblad vd., 1998).

Yapilan c¢aligmalar hastalarin hizlica tedavi silirecine alinmasimi gerektigi
gostermektedir. “Zaman beyindir” ifadesi inme ilerledik¢e insan sinir dokusunun hizli
ve geri doniisli olmayan bir sekilde kayboldugunu ve terapdtik miidahalelerin acil olarak
takip edilmesi gerektigini vurgulamaktadir (Saver 2006). Biiyiikk bir damar iskemik
inmenin tedavi edilmedigi her dakika, ortalama bir hasta 1,9 milyon noron, 13,8 milyar
sinaps ve 12 km aksonal lif kaybetmektedir. Tedavinin gerceklesmedigi her saatte,
beyin neredeyse 3,6 yil normal yaslanmada oldugu kadar néron kaybetmektedir (Saver
2006). Ilk yapilan ¢alismalar hastalarm 3 saat igerisinde tedavi edilmesi gerektigini
gostermistir (Gomez, 2018). Daha sonra bu siire belirli hastalar i¢in 4,5 saat igerisinde
de tedavi olabilecegini gostermistir. Gomez (2018) ¢alismasinda biitiin hasta tiplerinde
bir siire zaman gectikten sonra kurtarilabilir hacmin azaldig1 géstermistir.

Medikal goriintiilerden karaciger, akciger, kalp, beyin vb. organlarin bilgisayarli
tomografi (BT) ve MR gibi goriintileme yontemleri ile elde edilen DICOM
formatindaki 1mgelerinden, goriintii isleme yontemleri ile veri ¢ikarimi yapmak
glinimiizde popiiler ve 6nemli bir ¢alisma alani1 olarak kabul edilmektedir. Goriintii
islemede esikleme (thresholding), doku analizi (texture analysis), makine dgrenmesi
gibi metotlar yaygin olarak kullanilmaktadir.

Oldukga vyiiksek sayida uygulama alani bulunan goriintii isleme konulari
igerisinde doku analizi 6nemli bir yer tutar. Goriintii dokusu i¢in kesin bir tanim yoktur,
ancak dokuyu dis goriintii veya goérlintii pargalar1 olarak tanimlayabiliriz (Al Sebaey,
2007). Gabor, Laws doku enerji 6l¢iimii (Laws Texture Energy Measure (LTEM)),
dalgacik, gri seviye es-olusum matrisi (Gray-level co-occurrence matrix (GLCM)),
Tamura gibi pek ¢ok filtreler ile doku 6znitelikleri ¢ikarilabilmektedir.

Gabor filtreleri, doku segmentasyonu (Bovik vd, 1990 ve 1992 ), belge analizi
(Jain ve Bhattacharjee, 1992), kenar algilama (Mehrotra vd, 1992), retina tanimlama

(Daugman, 1993), parmak izi isleme (Leung vd, 1990) ve goriintii kodlam (Ebrahimi



ve Kunt, 1991) gibi birgok goriintii isleme alaninda basariyla uygulanmistir. Bu
filtrelerin avantaji, belirsizlik ilkesi uyarinca minimum alan-bant genisligi 6zelligini
karsilamalaridir. Bu nedenle, hem uzay hem de uzaysal frekans alanlarinda eszamanli
optimum ¢O6ziiniirlik saglamaktadirlar (Daugman, 1985). Genellikle, insanlar dokulu
bolgelerden olusan karmasik goriintiiler igeren sorunlari ¢ézmeye calisirken Gabor
filtresini kullanmaktadir (Mehrotra vd. 1992).

GLCM npiksellerin uzamsal iligkisini dikkate alan dokular1 inceleyen istatistiksel
bir yontemdir. GLCM fonksiyonlari, bir goriintiide belirli degerlere sahip ve belirtilen
bir uzamsal iligkide piksel ciftlerinin ne siklikta meydana geldigini hesaplayarak, bir
GLCM olusturmakta ve daha sonra bu matristen istatistiksel ol¢timler ¢ikararak bir
goriintiiniin dokusunu karakterize etmektedir (Zulpe vd, 2012).

Ayrica K. |. Laws tarafindan gelistirilen LTEM ¢esitli uygulamalarda
kullanilmaktadir. Bu yontem, onceden belirlenmis tek boyutlu c¢ekirdekleri gesitli
evrisim maskelerinde birlestirir (Elnemr, 2013). Laws tarafindan gelistirilen doku
enerjisi doniislimii, mekansal-istatistiksel bir yaklagim sinifindadir. Bu yontemin
karakteristigi, doku 6zniteliklerini sezgiye, yani insan gorsel islemesine benzer sekilde,
dayali olarak ¢ikarmasidir (Laws, 1980; Ballard ve Brown, 1982).

Bu caligmanin amact DWI ve PWI hacmini hizli bir sekilde hesaplamak ve
erken tedavi i¢in aralarindaki uyumsuzlugu degerlendirmektir. Bu nedenle, DWI ve
PWI hacimlerinin belirlenmesinde hizli ve basarili sonuglar elde etmek i¢in goriintii
dokusu yontemleri ve yapay sinir agr yontemi birlikte islenmistir. Yapilan literatiir
aramasma gore doku yontemleri DWI ve / veya PWI hacim tahmininde
kullanilmamistir. Degerlendirme ve validasyon siirecinde hacim hesaplamasinda 16
hastadan alman veriler kullanilmistir. Matematiksel, Gabor, GLCM ve LTEM
yontemleri olan 4 farkli yontem calismada kullanilmistir. Elde edilen sonuclar dogruluk

ve hesaplama maliyeti agisindan karsilastirilmistir.



2. MATERYAL VE YONTEM

2.1. Materyal

Dicle Universitesi Etik Komitesi (Dicle Universitesi Etik Komitesi, Etik Izin No:
2018/29) tarafindan verilen etik kurul onayr kapsaminda Aydin Universitesi Tip
Fakiiltesi'nden akut inmeli 16 hastadan DWI ve PWI taramalar1 toplandi. Tiim klinik
gorlintliler bir veri tabanindan toplandi ve kullanilmadan Once anonimlestirildi.
Taramalar Philips marka MR cihazindan alindi. DICOM goriintiileri, goriintii isleme
teknikleri kullanilarak islendi. DWI, Goriiniir Diflizyon Katsayisi (Apparent Diffusion
Coefficient (ADC)) ve PWI goriintiileri olan MR goriintiileri kullanild1. Goriintiiler 1,5
T tarayici ile ¢ekildi. Her bir hastanin perfiizyon goriintiileri 22, Diflizyon goriintiileri
30 kesitten olusmaktadir. Perflizyoniin her bir kesiti 128x128 ¢o6ziiniirliikli 60
goriintiiden olugmaktadir. Kesitler arasi kalinlik 6 milimetre’dir. PWI da toplamda 1320
goriintli mevcuttur. Diflizyondaysa her bir kesit i¢cin 192x192 ¢oziintirliiklii b degeri 0
ve 1000 olan iki goriintii bulunmaktadir. Toplamda 60 DWI goriintiisii bulunmaktadir.
30 ADC gorintiisii b degeri 0 olan ve 1000 olan DWI goriintiilerinden denklem 1’deki
formiil ile elde edilmektedir (Straka,2010).

1)

Sb=1000 2
mm*/s

1
ADC = —= 1(
C b* n Sy

Ayrica, bu hastalarda (veya goriintiilerde) Rapid yaziliminda elde edilen sonuglar tani

amagcli kullanilmastir.
2.2. Yontem
2.2.1 Matematiksel hesaplama yontemi

Calismada kanli bolge hacim tespiti DWI igin Sekil 2.1, PWI igin Sekil 2.2’de

gosterilen asamalar uygulanmstir.



Sekil 2.1. Inme gegiren bir hastanin kanli bdlge (DWI) hacim hesaplama asamalar1

(1) PWI goriintiilerinden beyin dokularinin kafatasindan esikleme yontemiyle ayrigtirilmasi

~

(2) Kafatasindan ayristirilan PWI goriintiilerinin TTP degerinin bulunmasi

A4

(3) Elde edilen TTP goriintiisiine yine esikleme uygulanarak kanli potansiyeli olan bolgenin

Sekil 2.2. inme geciren bir hastanin potansiyel kanl bolge (PWI) hacim hesaplama asamalari



Esikleme ile beyin dokularinin ayrigtirilmast: Temin edilen goriintiilerde beyin dokusu
disindan da veri oldugundan beynin ayristirilmasi gerekmistir. Beyin tespiti igin gri
seviye esiklemesiyle boliitleme islemi yapilmistir. Beyin yiizeylerinin yansima veya 1s1k
sogurma (absorbtion) sabitiyle karakterize edildigi goz oniine alinarak esiklemenin

genel ifadesi denklem 2°de gosterildi.

0, I(x,y)<T
b, 1(x,y)>T 2)

beoy) = |
burada, T esigi gosterir ve esikten daha yiiksek olan goriintii pikselleri nesnenin
ogeleridir, digerleri ise arka planin 6geleridir (Senthilkumaran ve Vaithegi, 2016).

Bu esikleme uygulandiktan sonra ortaya DWI ve PWI igin sirastyla Sekil 2.3 ve Sekil
2.4°teki gibi gortintiiler elde edildi.



Sekil 2.3. Diflizyon goriintiilerinden beyin dokusunun diger bolgelerden ayristirilmasi

Sekil 2.4. Perfiizyon goriintiilerinden beyin dokularinin kafatasindan ayristiriimasi



PWI ve DWI goriintiileri icin aym1 yontem kullanilarak kafatasi kemigi beyin
dokusundan ayrigtirildi. Boylece sadece kanama olabilecek dokular iizerinden islem
yapilabildi.

DWI icin ADC goriintiilerinde beynin ayristirilmasi. DW1 goriintiilerinde tespit edilen
filtrelenmis goriintii ADC goriintiilerine uygulanmistir ve Sekil 2.5°teki gibi goriintii

elde edildi. Boylece beyin dokusu digindaki giirtiltiiler temizlendi.

Sekil 2.5. ADC goriintiilerinde beyin dokusu ayristirilmasi

PWI da TTP bulunmast. PWI veri kiimesinin her bir vokselinden ¢ikarilabilen belirli
bir doku konsantrasyonu egrisinin sinyal tepe noktasina ulastigi zaman noktasi egrinin

zirve zamani (Time to Peak (TTP)) olarak tanimlanir. TTP bulunabilmesi igin her



kesitteki zamana bagli 60 resimdeki her bir piksel’in en yiiksek degeri bulundu (Sekil
2.6).

Sekil 2.6. PWI da TTP bulunmasi

Esikleme uygulayarak kanli bolge tespiti: Elde edilmis ADC beyin goriintiisiine
esikleme metodu uygulanarak kanli bolgeler tespit edildi. Cikan kanli bolge Sekil 2.7 de

gosterilmektedir.

Sekil 2.7. ADC iizerinde tespit edilen kanli bolgeler
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TTP gortntiisii tizerinde esikleme uygulayarak potansiyel kanli bolge tespiti Sekil 2.8°te
gosterilmektedir.

Sekil 2.8. TTP iizerinde kanli bolge tespiti

Kanli bolge temizlenmesi: Cikan kanli bolgelerde pek ¢ok ufak alanlar oldugu gozlendi.
Belli biiyiikliigiin altinda olan bolgeler filtrelendi. Bu son islemden sonra DWI ve PWI

goriintiilerinde, kanli bolgenin gosterilmesi sirasiyla Sekil 2.9 ve Sekil 2.10'da
verilmektedir.



Sekil 2.9. Kanli bolgenin DWI resmi iizerinde gosterimi

11

Sekil 2.10. Kanlanma ihtimal1 olan bdlgenin TTP resmi iizerinde gosterimi
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Kanli bolge alan hesaplamast: Cikan kanli bolgenin alan hesabi piksel sayisi tizerinden
yapilmaktadir. DWI goriintiilerinde temin ettigimiz goriintillerde her bir piksel i¢in

piksel alani:
DWIPikselAlant = 1,2 * 1,2 = 1,44 mm? (3)

oldugundan alan hesap1 denklem 4 teki formiil ile yapildi.
DWIAlan = Z pikselSayisi * 1,44 mm? )

Sekil 2.11°de 6rnek goriintiideki alan:
Alan = 507 * 1,44 = 730,08 mm? (5)

olarak bulundu.

Sekil 2.11. ADC kanli bolgenin piksel sayisi ile hesaplanmasi

PWI goriintiilerinde temin ettigimiz goriintiilerde her bir piksel i¢in piksel alani

PWIPikselAlant = 1,8 * 1,8 = 3,24 mm? (6)

oldugundan alan hesap1 denklem 7’deki formiil ile yapilda.
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PWIAlan = Z pikselSayisi * 3,24 mm? )

Sekil 2.12°de 6rnek goriintiideki alan
Alan = 138 x 3,24 = 447,12 mm? (8)

olarak bulundu.

Sekil 2.12. TTP potansiyel kanli bolgenin piksel sayisi ile hesaplanmasi

Hesaplanan Alan Uzerinden Hacim Hesaplamasi: Her bir hasta icin 30 adet DWI ve
ADC goriintii dilimi 22 adet PWI/TTP goriintii dilimi mevcut oldugundan biitiin
gorlintiiler tizerinden frustum modeli ile hacim hesaplamasi yapildi. Frustum modeli
asagidaki gibi formiile edilir, burada h, dilim kalinligimin ve iki dilim arasindaki

mesafenin toplamidir (Shally, 2013).

V=Z§*(A1+A2+\/A1*A2) ®)

2.2.2 Doku yontemleri ile oznitelikleri ¢ikarma

Doku 6znitelikleri ¢ikarmada Gabor, GLCM ve LTEM yontemleri kullanilarak DWI ve
PWI hacimleri tahmin edilmistir. Biitiin yontemler i¢in asagidaki (Sekil 2.13) asamalar

uygulanmstir.
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(1)DWI ve PWI goriintiilerinden beyin dokularinin esikleme yontemiyle
ayristirilmast

(2)DWI i¢in her bir hasta i¢in 30 PWI i¢cin 1320 goriintiiniin doku 6znitelikleri
¢ikarilmasi

(3) Cikan 6zniteliklerden YSA(Yapay sinir Aglari) ile tahminleme yapilmasi

Sekil 2.13 DWI / PWI Oznitelik ¢ikarma adimlarmi kullanarak hacim tahmini

Beyin dokularimin esikleme ile ayrilmasi: Bu asama Onceki alt boliimde ayrintili
olarak agiklanmugtir.

Doku Ozniteliklerini Cikarma: Doku 6zniteliklerini ¢ikarmadan 6nce, matematiksel
modelde kullanilan kafatas1 kemigi kaldirma islemi uygulanmistir. Daha sonra kesin
Ozniteliklere ulasmak i¢in doku yontemleri kullanildu.

YSA ile Tahmin Yapma: Cikarilan 6znitelikler YSA ile 5 kat ¢apraz gegerlilige dayali

olarak analiz edildi.

2.2.3 Gabor ile doku o6znitelik ¢ikarma

Oznitelik ¢ikarmada Gabor fonksiyonlarin1 kullanmak igin iki genel yaklasim vardir,
bunlar: (i) Gabor genislemesi ve (ii) Gabor filtrelemedir. Genislemede, Gabor
fonksiyonlar1 farkli goriintii bilgisi pargalarini temsil eder. Gabor fonksiyonlarimin
belirgin bir avantaji, zaman ve frekanstaki optimum olmalart ya da zaman-frekans
olaylar1 hakkinda miimkiin olan en kiiclik bilgi parcalarin1 saglayan iki boyutta bosluk
ve uzaysal frekanstir (Gabor, 1946). Herhangi bir iyi davramis fonksiyonu Gabor
fonksiyonlarmin dogrusal bir kombinasyonu olarak temsil edilebilir (Bastiaans, 1980;
Gabor, 1946). Bununla birlikte, Gabor genislemesi, ¢ok zaman alan bir goreve

dontisebilen ¢cokgenli analiz islevlerinin hesaplanmasini gerektirir. Bu nedenle, goriintii
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islemede Gabor islevlerini analiz filtreleri olarak kullanmak daha yaygin olmustur.
Gabor filtrelerinin kullanimi, memeli gorsel sisteminin fizyolojisine benzemektedir
(Daugman, 1985). Bununla birlikte, Gabor fonksiyonlarinin biortogonal muadilleri ile
gorlintii analizi, Gabor filtreleri ile analizin bir ¢ifti olarak diisliniilebilir ve bdylece
Gabor filtreleri, goriintiilerden uzay-mekansal frekans 6znitelikleri ¢ikarir. Karmasik bir
Gabor filtresi, Gauss kernel ile karmasik bir sinusoidin ¢arpimi olarak ifade edilir (Acar
vd., 2012). 2 boyutlu bir Gabor pargacik doniisiimii I(x, y) imgesinin konviilasyonu ile
ifade edilir (Buciu, 2009).

J(x,y) = f Ix,y)g(x —x',y,y")dx'dy’ (10)
2 2.2
_ Xy +y°y1 . X1
gy, 1, 0,9,0,7) =exp <— T) exp <l (27‘[7 + 1/))) (12)
X1 = xcos@ + ysing (12)
Y1 = —xSing + ycose (13)

Burada g(x,y) fonksiyonu Gabor filtresini A kosiniisiin dalga faktoriinii (6l¢ek) ve ¢
gabor fonksiyonunun agisal yonelimini ifade etmektedir. y fazin ofset degerini ve vy
ise uzamsal goriis acisini belirtmektedir. Gabor'da hesaplanan parametreler sirasiyla

Denklem 14, 15 ve 16'da verilen ortalama, standart sapma ve entropidir.

1 N M
0;j =WZZIU
l
T
Sij :WZ Z(’tj —my;) "L
l
1 M] N )
S = TUN L Z(Iij_mij) [
i

Bu calismada hastalarin DWI ve PWI goriintiilerinden elde edilen Gabor
matrislerinin istatistiksel degerleri hesaplanarak 6znitelik vektorleri elde edildi. Her bir
hastanin PWI ve DWI goriintiilerinin her birine ait istatistiksel degiskenlerinin artarda
eklenerek toplam PWI igin 1320*3=3960 ve DWI i¢in 30*3=90 uzunlugunda Gabor

Oznitelik vektorii olusturuldu. 8 (2 6lgek ve 4 yonelim) degisken igin ayr1 ayr1 6znitelik

(14)

(15)

(16)
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vektorleri olusturuldu. Olusturulan bu vektorler hacim tahmin edici igin giris Oriintiileri
olarak kullanildi. Her bir degisken icin ayr1 bir egitim seti olusturuldu ve degiskenlerin

degisimlerinin performansi hesaplandi.

2.2.4 GLCM ile doku oznitelik ¢ikarma

GLCM, gri tonlamal1 bir goriintiide iki komsu piksel arasindaki iliskiyi tanimlar
(Horng, 2003). Bu piksellerin ilki referans pikseli, ikincisi komsu piksel olarak bilinir.
Matristeki dagilim, pikseller arasindaki mesafe ve agiya gore ayarlanir. Bu matris, N
boyutunda bir kare matristir ve bir goriintiideki gri seviye ciftlerinin ortak olasilik (co-
occurence) dagilimini temsil eden bir islevi ongoriir (Roumi, 2009).

Pikseller arasindaki mesafeye ek olarak, piksel ¢iftlerinin yonlerini bilmek te
gereklidir. Bilinen en yaygin yonler 135, 90, 45, 0 ve bu agilarin simetrik
benzerlikleridir (Bariamisvd,2007). Birlikte ortaya ¢ikma matrisinin bir drnegi Sekil
2.14'te verilmektedir.

0 1 2 3 45 6 7

0 |0 |0 (0|0 |0 (0|1 |1

_1’)7532 10:1200021

5 116 |1 12 |5 21 /0|0 1|0 |0 |1 |1 |0
21016 |4 |1 |2 3 /00 J11]0 |1 |0 |0 |O
4 |3 |4 |5 |5 |1 4 (0 (1010|100
ol7 11 17&€e6 |2 51012 011 (0|1 (0 |O
7 [4(|6 |20/6 |2 310|100 |0
Resim | 710 (1|0 |0 |1 |1 1|0

Birlikte olusma (co-occurence) matrisi f

Sekil 2.14 Birlikte ortaya ¢ikma (CO-OCCU rence) matrisi olusturma

Burada gri diizeylerin sayisi, pikseller arasindaki mesafe (d) ve yon agis1 (teta)
sirastyla 8, 1 ve 0 secilmistir. Goriintii matrisindeki (I) I (1,1) ve I (1,2)
koordinatlarindaki (1,1) piksel ¢ifti bir kez tekrarlandigindan, birlikte olugsma
matrisindeki (f) piksel ¢iftinin degeri f (1,1)=1 olur. Benzer sekilde, (6,2) piksel cifti
matris I'de 3 kez tekrarlandigindan, f matrisindeki piksel ¢iftinin (6,2) degeri f (6,2) = 3.
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Bu adimlar, goriintii matrisindeki diger piksel ¢iftleri i¢in tekrarlanir ve tiim goriintliniin
birlikte ortaya ¢ikma matrisi bu sekilde hesaplanir (Bariamisvd,2007).

Bu calismada, her goriintii hakkinda bilgi igeren PWI i¢in 20 ve DWI i¢in 22
doku ozelligi hesaplanmustir. Bu 22 parametre sunlardir; otokorelasyon, karelerin
toplami, varyans, toplam varyans, toplam ortalama, orelasyon, kiime 6nem, kiime golge,
benzerlik, enerji, entropi, homojenlik, maksimum olasilik, toplam entropi, fark varyans,
fark entropisi, korelasyon 1'in bilgi 6l¢timii, korelasyon 2'nin bilgi 6lglimi, ters fark
normalizasyonu ve ters fark moment normalizasyonu parametreleridir. Bu
parametrelerden korelasyon hesap hatalarina sebebiyet verdigi i¢in PWI da
kullanilmadi. Otokorelasyon, karelerin toplami, varyans, ortalama, entropi ve kiimeleme
gibi matematiksel ifadelerinden bazilar1 sirasiyla Denklem 17-22 verilmistir (Acar,

2016).

Otokorelasyon = Z Z(ij).f(i,j) (17)
i J
] r N-1 N-1 y ) o
Karelerin toplami = 21’:0 ijo A-wfa,n (18)
2N-1
Varyans = Zi=0 A-wf@n (19)
Ortalama = Zk:o k ZJ: @5 (20)
Entropi = — Z Z (f (@) log £(i.J) (21)
=0 j=
N-1N-1
Kimeleme = {l +j - ,uy}3l0g f(,)) (22)
i=0 j=0

Boylece, her hastanin PWT'si i¢in 20x1320 = 26400 uzunlugunda bir 6znitelik vektorii
(her goriintli i¢cin 20 Oznitelik) olusturuldu. Her hastanin DWI's1 i¢in 30x22 = 660
uzunlugunda bir 6znitelik vektorii (her goriintii i¢in 22 6znitelik) olusturuldu.

Son olarak, 4 farkli a¢1 (0,45,90,135) ve 4 farkli gri seviye sayist (8,16,32,64)
icin toplam 16 farkli veri seti olusturuldu. Bu veri setleri ayr1 ayri egitildi ve

performanslar1 degerlendirildi
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2.2.5 LTEM tabanh 6znitelik ¢cikarma

LTEM gorintiiniin  ikincil Ozniteliklerini elde etmek i¢in kullanilan bir
yontemdir, LTEM sabit pencere boyutunda filtre maskesi kullanir (Laws, 1980). Bir
goriintliiden ¢ikarilabilen bir¢ok 6znitelik vardir. Bu renk, sekil veya doku olabilir. Bir
goriintii hakkinda daha yiiksek bilgiye ulagsmak icin doku c¢ikarilir. LTEM, doku
enerjisini hesaplamak icin bir dizi 5x5 evrisim maskesi kullanir. Bu doku enerjisi daha
sonra analiz edilen goriintiiniin her pikseli i¢in dokuz uzunlugunda bir vektordiir.
Gorlintlinlin 4 ana oOzelligi vardir: seviye (level), kenar (edge), nokta (spot) ve

dalgalanmadir (ripple).

L5(level) = [14 64 1]

E5(egde) =[-12021] (23)
S5(spot) =[-1020 —1]

R5(ripple) =1 —46 —41]

Vektor adinin 6niindeki her biiyiik harf temsil ettigi karakteristigi gosterir. L5
vektorii, merkez agirlikli yerel ortalama hesaplar, ES vektorii kenarlar1 belirtir, S5
vektorii nokta tespit eder ve RS vektorii dalgalanmayr algilar. LTEM prosediirii
gorlintiilerin etrafinda kiiciik bir pencere hareket ettirilmesiyle baglar. LTEM, her
bdlgenin ortalama yogunlugunun sifira yakin oldugu yeni islenmis goriintii tiretmek igin
yerel ortalamayr her pikselden ¢ikarir. Bu calismada 15x15 piksel pencere

kullanilmistir. Her bir vektoriin dis carpimimi hesaplayarak 2-D evrisim maskeleri

tiretebiliriz.
Cizelge 2.1. Vektorlerin Kombinasyonu
L5 E5 S5 R5
L5 ‘ L5L5 E5L5 S5L5 R5L5
E5 ‘ L5E5 ESES S5E5S R5E5
S5 ‘ L5S5 E5S5 S5S5 R5S5
R5 ‘ L5R5 E5R5 S5R5 R5R5

Cizelge 2.1, kombine edilmis 16 vektorii gostermektedir. LSES dikey kenar

igerigini, ESLS yatay kenar icerigini 6lger. Bu ikisinin ortalamasi toplam kenar igerigi
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olacaktir. Filtre elemanlarinin toplami sifir olmadigi i¢in L5L5 kullanmiyoruz (Arden
vd, 2015). Sonunda 9 vektor, L5E5/ESL5, L5S5/S5L5, L5R5/R5L5, E5S5/S5ES,
E5R5/R5E5, R5S5/S5R5, S5S5, ESES ve R5R5 kullanilacaktir.

Nihai sonug, her bir goriintii i¢in 9 enerji goriintiisii olacaktir. Aslinda, her
pikselde 9 doku &zelligine sahip tek bir goriintiidiir. Daha sonra 15x15‘lik pencereler
filtrelenmis imgeler {izerinde kaydirilarak bu imgelere ait bir enerji haritas1 denklem 24

teki gibi olusturulur (Qiongyan, 2017).

r+7 s+7 (24)
EGs)= ). ) fG))
i=r-7 j=s-7

Denklem 24‘de, f(i,j) filtrelenmis imgeyi, i Ve j filtrelenmis imgenin boyutlarini, r ve
s 15x15’lik pencereleme sonucu elde edilecek enerji haritasinin boyutlarini
gostermektedir. Her goriintiniin istatistiksel degerleri hesaplandi. Her bir enerji
goriintiisii i¢in sirasiyla Denklem 25, 26 ve 27 ile hesaplanabilen ortalama, sapma ve

entropi hesaplandi. Boylece her bir DWI ve PWI goriintiisii i¢in 27 Oznitelik ortaya

ciktr.
komsu pikseller
ortalama = 2w idad 4 (25)
W
Y w(komsu pikseller — ortalama)? (26
sapma =
W

—-1N-1 (27)
Entropy = = > (£(i.j)10g/(i.))

i=0 j=0

w pencerenin boyutunu ifade etmektedir. Bu asamada, PWI ve DWI goériintiilerinden
LTEM kullanilarak her goriintii i¢in 27 Oznitelik ¢ikarildi. Her hastanin goriintii
oznitelikleri art arda eklendi. Boylece, PWIigin 1320 * 27 = 35640 ve DWI i¢in 30 * 27

= 810 6znitelik vektorii olusturuldu.

2.2.5 Yapay sinir aglar ile tahminleme yapilmasi
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Tahimleme i¢in YSA kullanildi. YSA o6rneklerden 6grenme ve verilerin zor
tanimlar1 arasindaki islevsel iliskileri yakalama yetenegi nedeniyle tercih edildi. Sekil

2.15, YSA modelini gostermektedir.

e
PN
/-

o

Giris Katmami Gizli Katman Cikis Katmam
(INPUT LAYER) (HIDDEN LAYER) (OUTPUT LAYER)

Sekil 2.15. YSA Modeli

Bu YSA, bir gizli katmana sahip iki katmanli ileri beslemeli geri yayilma agidir.
Optimizasyon i¢in {liggen temelli, radyal temelli, sabit sinirli, sinilis ve sigmoid aktarim
fonksiyonlart kullanildi. Geri yayilma Levenberg-Marquardt'a dayanir. Verilerin
bilesimi: % 75 egitim verisi,% 12,5 dogrulama verisi ve % 12,5 test verisi seklindedir.
YSA 5 kat ¢apraz gegerlilige dayali olarak analiz edildi Ag, her egitim siirecinde farkli
miktarda gizli katmanda bulunan néron sayisina (2, 3, 5, 8, 10, 12 ve 15) gore birkag
kez egitildi. Egitim, Rapid yazilimi tarafindan hesaplanan hacimlere gére yapilda.
Performans Olgiimii: Bu calismada tekniklerin karsilastirilabilmesi icin Kkare

ortalamalarinin karekokii hatast (Root Mean Square Error (RMSE)) kullanilmistir.
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RMSE performans olgiitii kareler ortalamasi (MSE) gibi performans 6lgiitlerine gore
daha iyi sonug verdiginden tercih edilmistir (Chai ve Draxler, 2014). RMSE asagidaki
sekilde formiilize edilmistir.

RMSE = (28)

RMSE degerlendirilmesinde hata payr hesaplandigi i¢in diisiik olmasi teknigin daha

dogru sonug verdigini gostermektedir.



3. ARASTIRMA SONUCLARI VE TARTISMA

3.1. Matematiksel Yaklasim ile Elde Edilen Sonuclar

22

Matematiksel yaklasim ile elde edilen DWI hacim hesaplari ve PWI sonuglari

cizelge 3.1°de verilmistir. DWI hacim hesaplamasinda PWI degerlerine gore nispeten
bir basar1 s6z konusu olsa da DWI da en diisiik RMSE degeri 11.29 olarak hesaplandi.

Cizelge 3.1. Gergek ve matematiksel olarak hesaplanan DWI ve PWI hacimleri (ml)

DWI Hacimleri PWI Hacimleri
Hesaplanan Hacim Rapid Hacmi Hesaplanan Hacim Rapid Hacmi

10 8 48 20
0 0 15 70
0 ! 0 29
0 0 0 53
0 0 101 57
3 29 151 33
57 29 0 142
75 54 0 0

0 7 0 0

0 0 39 39
116 92 147 55
20 13 0 39
0 0 0 170
6 12 62 48
0 0 17 59
154 146 48 20

PWI sonuglar1 degerlendirildiginde RMSE degeri 72,60 ¢ikarak yiiksek bir hata

pay1 ile hesaplama yapilabildigi gozlendi. Bu degerin olmasi gereken degerlerden ¢ok

uzak oldugu g6z oniindedir.
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Cizelge 3.1’de PWI matematiksel hacim hesaplamasinin hata paymin g¢ok
yiiksek oldugu gozlenmektedir. Bunun temel nedeni PWI matematiksel hacim
hesaplamasi yapilirken basit maksimum 1simanin oldugu zaman dilimi tespit edilerek
hacim hesabinin yapilmasidir. Rapid sistemi Oncelikle PWI goriintiileri zamana baglh
oldugu i¢in biitiin gorlintiileri ayn1 acgiya getirmeye ve hasta hareketlerini diizeltmeye
calismistir. Sonrasinda kendisinin gelistirdigi algoritma ile AIF/VOF fonksiyonlar
hesaplamaktadir. Bu fonksiyon ve goriintiiler iizerinde konvoliisyon, integral, Fourier
dontistimii gibi pek ¢cok asama kullanarak hesaplamay1 yapmaktadir. Bu hesaplamalarin

tamamu bir hasta i¢in ortalama 240 saniye siirmektedir (Straka, 2010).

3.2. LTEM Metodu ile Elde Edilen Sonuclar

Goriintiiler iizerinden LTEM metodu ile DWI hacim tahminlemesinde RMSE
degeri olarak 5,66 elde edilmistir. YSA tahminlemesinde farkli gizli ndron sayilar1 ve
transfer fonksiyonu kullanilmistir. Farkli gizli néron ve transfer fonksiyonuna gore

RMSE degerleri Cizelge 3.2 ’te verilmistir.

Cizelge 3.2. DWI goriintiilerinde Gizli katman noron sayilari ve transfer fonksiyolarina gére
LTEM metodu ile elde edilen RMSE degerleri

Sigmoid Siniis Sabit sinirh Ucgen tabanh Radyal tabanh
2 | 1864 17,17 18,01 5,66 5,66
g - | 3| 2269 17,05 23,45 5,66 5,66
EZ > 29 30,48 25,99 5,66 5,66
E 2 (8| 2n 51,21 26,94 5,66 5,66
% § 101 2908 76,24 30,97 5,66 5,66
O 121 2979 121,84 32,69 5,66 5,66
B a2 264,02 26,66 5,66 5,66

Cizelge 3.2°e gore liggen tabanli ve radyal tabanli transfer fonksiyonlarinda en diisiik
RMSE (5.66 ) degeri elde edilmistir. Diger transfer metotlarinda gizli noron sayisi
arttikca hatanin arttig1 gézlemlenmistir.

LTEM metodu &zniteliklerine gore YSA ile hesaplanan PWI hacim RMSE

degerleri ¢gizelge 3.3’te gosterilmistir.
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Cizelge 3.3. PWI goriintiilerinde Gizli katman ndron sayilar1 ve transfer fonksiyolarina gore
LTEM metodu ile elde edilen RMSE degerleri

Sigmoid Siniis Sabit simirh Uggen tabanh Radyal tabanh
2 | 2887 55,72 93,24 123,33 47,68
2 o | 3| 184 40,61 55,6 100,41 103,08
EZ |5 a1 71,56 19,91 53,58 51,48
E 2 [ 8| 3318 92,79 90,3 123,33 47,68
E é 01 1632 90,89 58,03 100,41 103,08
O 121 3157 407,86 30,61 53,58 51,48
151 3028 138,34 101,05 123,33 47,68

Cizelge 3.3 incelendiginde LTEM metodunda en diisik RMSE (16,32) transfer

fonksiyonu sigmoid ve gizli noron sayist 10 oldugunda elde edilmistir.

3.3. Gabor Metodu ile Elde Edilen Sonuclar

Metot boliimiinde anlatildigr tizere Gabor 6znitelikleri 8 (2 6lgek ve 4 yonelim)
degisken icin ayr1 ayr1 6znitelik vektorleri olusturulmustur. En basarili degiskenin gizli
noron sayist ve transfer fonksiyonuna gore DWI hacim tahminleme RMSE degerleri

cizelge 3.4’te verilmistir.

Cizelge 3.4. Gabor yontemiyle DWI hacim tahminlemesinde elde edilen RMSE degerleri
(A¢1=0, lamda=1)

Sigmoid Siniis Sabit sinirh Ucgen tabanh Radyal tabanh
2| 2022 27,93 2378 22,97 28,43
2 o | 2| a7 32,96 24,86 34,31 31,88
EZ | 5| s 47,17 30,73 35,61 43,68
E 2 | 8| 558 63,26 26,93 45,72 61,72
% E 01 7184 69,65 26,71 68,06 88,47
O 121 12508 117,93 27,93 89,06 132,51
5| 165,79 231,1 32,07 4966,71 379,83

Cizelge 3.4’¢ gore en diisik RMSE degeri liggen tabanli transfer fonksiyonu ve gizli
noron sayist 2 oldugundan elde edilmistir. Gizli ndéron sayis1 arttikca genel olarak

hatanin yiikseldigi gdzlenmistir.
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Cizelge 3.5. Gabor yontemiyle DWI hacim tahminlemesinin agiya ve lamdaya gore en diigsiik RMSE

degerleri
Lamda
Acq1
1 2

0

22.97 24,03
30 24,70 24,70
45 24,40 2419
60 25,52 2533

Cizelge 3.5’da farkli acilar ve lamdaya gore en diisiik RMSE degerleri verilmistir. Bu

cizelgeye en diisik RMSE degeri (22,97) lamda=1 ve a¢gi=0 oldugu durumda elde

edilmistir.

Cizelge 3.6. Gabor yontemiyle PWI hacim tahminlemesinde elde edilen RMSE degerleri

(A¢1=0, lamda=1)

Sigmoid Siniis Sabit sinirh Ucgen tabanh Radyal tabanh
2| 2633 39,06 93,39 113,13 115,22
2 o | 2| ses 3572 52,83 82,88 81,15
EZ | °| 24 25,02 25,26 33,01 29,33
E 2 18| 1 213,57 91,88 101,59 759,89
% E 101 4078 45,27 53,61 81,12 199,77
O 121 772 75,44 29,66 34,09 106,74
151 252,40 369,55 91,77 2514,9 1553,04

Cizelge 3.6’¢ gore PWI hacim tahminlemesinde RMSE degeri 8,83 ile en iyi diisiik

deger sigmoid transfer fonksiyonu ve gizli néron sayisi 3 oldugundan elde edilmistir.

Cizelge 3.7. Gabor yontemiyle PWI hacim tahminlemesinin agiya ve lamdaya goére en diisik RMSE

degerleri
Lamda
Acl
1 2

0 13,09 9,31
30 115 11,78
45 8,83 1513
60 13.44 10,85
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Cizelge 3.7°de farkli agilar ve lamdaya gore PWI hacim tahminlemesinde en
diisik RMSE degerleri verilmistir. Bu tabloya gore lamda=1, a¢i=45 oldugu durumda
8.83 ile en diisiik RMSE elde edilmistir.

3.4. GLCM Metodu ile Elde Edilen Sonuglar

Metod béliimiinde anlatildigi izere GLCM o6znitelikleri 4 farkli ag1 (0, 45, 90 ve
135) ve 4 farkli gri diizey sayisi(8, 16, 32 ve 64) i¢in ayr1 ayr1 olmak iizere toplam 16
farkli veri seti olusturulmustur. En basarili degiskenin gizli ndron sayis1 ve transfer

fonksiyonuna gére DWI hacim tahminleme RMSE degerleri ¢izelge 3.8’da verilmistir

Cizelge 3.8. GLCM yontemiyle DWI hacim tahminlemesinde elde edilen RMSE degerleri
(A¢1=0, Gri Diizey say1s1=8)

Sigmoid Siniis Sabit sinirh Ucgen tabanh Radyal tabanh
2 | 2043 19,97 20,43 5,66 5,66
g . |3 ass 21,47 20,08 5,66 5,66
EZ |°| 243 35,3 21,99 5,66 5,66
E2 18| wo 50,12 218 5,66 5,66
% g 01 1851 70,06 22,29 5,66 5,66
O 121 199 105,12 20,33 5,66 5,66
151 3674 150 16,48 5,66 5,66

Cizelge 3.8 incelendiginde iiggen tabanli ve radyal tabanl transfer fonksiyonlar
kullanildiginda ndron sayisi bagimsiz olarak en diisik RMSE elde edildigi
gozlenmektedir. Her iki transfer fonksiyonunda da RMSE degeri 5,66 bulunmustur.

Cizelge 3.9. GLCM yo6nteminde DWI hacim tahminlemesinin agiya ve gri diizeylik sayisina gére

en diisitk RMSE degerleri

Gri Diizeyi Sayisi
Ac1
8 16 32 64
0 5,66 5,66 5,66 5,66
45 5,66 5,66 5,66 5,66
90 5,66 5,66 5,66 5,66
135 5,66 5,66 5,66 5,66
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Cizelge 3.9°da farkli agilar ve gri diizey seviye sayisina goére DWI hacim
tahminlemesinde en diisik RMSE degerleri gosterilmistir. Ag1 ve gri diizeylik seviye
sayisinin bir etkisi olmaksizin 5,66 ile en diisiik RMSE deger elde edilmistir. En basarili
degiskenin gizli ndron sayis1 ve transfer fonksiyonuna gére PWI hacim tahminleme

RMSE degerleri ¢izelge 3.10’te verilmistir

Cizelge 3.10. GLCM yontemiyle PWI hacim tahminlemesinde en diisiik RMSE degerleri
(Ag¢1=135, Gri diizey say1s1=8 )

Sigmoid Siniis Sabit sinirh Ucgen tabanh Radyal tabanh
2| an 58,79 100,02 123,33 47,68
g |3 wme 45,66 57,52 100,41 103,08
EZ |°| 207 87,32 22,70 53,58 51,48
E 2 [ 8| aa 86,12 99,50 123,33 47,68
E g 01 2090 103,76 63,22 100,41 103,08
O 121 2987 229,34 40,96 53,58 51,48
15 5621 142,20 99,52 123,33 47,68

Cizelge 3.10°de goriilecegi lizere GLCM de en diisik RMSE nin 14,42 degeri ile
transfer fonksiyonu sigmoid ve gizli noéron sayisi 3 oldugunda elde edildigi
goriinmektedir.

Cizelge 3.11 de gri diizey sayisina ve agiya gore en diisik RMSE degerleri

verilmistir.

Cizelge 3.11. GLCM ozniteliklerine gére PWI hacim tahminlemesinin agiya ve gri diizeylik
sayisina gore en diisik RMSE degerleri

Gri Diizeyi Sayisi
Ac1
8 16 32 64
0 17,85 18,52 21.23 16,69
45 18,88 17,24 17.56 17.96
90 19,02 16,18 15,65 16,15
135 14,42 18,95 16,46 17.21



28

Cizelge 3.11 incelendiginde en diisiik RMSE degeri gri diizey seviyesi 8 ve ac1 135
oldugunda elde edildigi gozlenmektedir.

3.5. Sonuclarin Karsilastirilmasi

Elde edilen sonuglar incelendiginde DWI hesaplamasi i¢in LTEM ve GLCM
metotlar1 ile en disik RMSE (5,66) elde edilerek tahminleme yapilabildigi
goriilmektedir. PWI hacim hesaplamasina bakildiginda Gabor yonteminin 8,83 ile en
diistik RMSE degerini verdigi goriilmektedir.

Yontemlerin en diisiik RMSE degerleri cizelge 3.12 te karsilastirilmistir.

Cizelge 3.12. Teknikler RMSE degerleri karsilagtirmasi

Teknikler DWI PWI
Matematiksel 11,29 72,60
LTEM 5,66 16,32
GABOR 22,97 8,83
GLCM 5,66 14,42

Cizelge 3.12 incelendiginde DWI hesaplamasinda LTEM ve GLCM o0znitelik ¢ikarma
teknikleri en diisiik RMSE degeri yakalamistir. PWI hesaplamasindaysa Gabor teknigi
on plana ¢ikmistir. Gabor 6znitelik ¢ikarma ile 8,83’liikk en diisik RMSE degeri elde
edilmistir. Literatiir incelemesinde gorildiigii gibi, DWI ile ilgili glincel makaleler
segmentasyona odaklanmistir (Chen vd, 2015; Charoensuk vd, 2015; Forkert vd, 2014;
Maier vd, 2015; Straka, 2010) ancak PWI segmentasyonu hakkinda herhangi bir
aragtirma bulunamamistir. Yazarlarin en iyi bilgilerine gore, literatirde DWI / PWI
hacimlerinin kestirimi ile ilgili herhangi bir ¢alisma bulunmamaktadir. Dolayisiyla elde
edilen sonuglar literatiir sonuclari ile karsilastirilamamastir.

Cizelge 3.13 te kullanilan tekniklerin sonug verme siireleri saniye olarak RAPID
sistemi ile karsilastirilmistir. Hesaplamalar 8 GB RAM, i5,1.9 Ghz 2 core olan bir diz
ustii bilgisayar ile yapilmistir. Daha giiglii bir bilgisayar ile hesaplama siirelerinin

diisecegi 6n goriilmektedir.



Cizelge

karsilagtiritlmasi

Teknikler

3.13 Kaullanilan Tekniklerin sonu¢ verme

DWI Hesaplama

PWI Hesaplama

stirelerinin  (Saniye) RAPID

Toplam Siire

Matematiksel
LTEM
GABOR
GLCM
RAPID

2
30
1
4

2
653
19
101

4
683
20

105
240

29

ile

Cizelge 3.13 te goriilecegi tlizere matematiksel hesaplama 4 saniye gibi kisa bir

stirede sonug¢ vermektedir. Bunun yani sira Gabor yontemi de 20 saniye gibi bir siirede

hesaplamay1 yapabilmektedir. Ayrica, matematiksel, Gabor ve GLCM yontemleri

geleneksel RAPID'den daha hizlidir.

Cizelge 3.12 ve Cizelge 3.13 birlikte degerlendirildiginde hesaplama siiresini

uzun olmasi1 ve RMSE degerinin LTEM’le ayn1 olmasi nedeniyle GLCM yodnteminin

secilmesi uygun goriinmektedir. PWI hesaplamasi i¢in de Gabor yontemi hem hizli hem

diisiik RMSE degeri verdigi igin tercih edilmektedir.



30

4. SONUCLAR VE ONERILER

4.1 Sonuclar

Bu calismada inme hastalarinin MR goriintiilerinden hasar goérmiis bolge ve
operasyon yapilmadigi durumda potansiyel olarak hasar gorebilecek bolgenin hacmi
hesaplanmistir. Mevcut hasar goren alan tespiti icin DWI goriintiileri kullanildi.
Potansiyel hasar gorecek bolge i¢in PWI resimleri kullanildi. Matematiksel modelin
yant sira GLCM, Gabor ve LTEM doku 6zelligi ¢ikarma teknikleri kullanilarak doku
Oznitelikleri ¢ikarildi. Doku oznitelikleri ¢ikarildiktan sonra yapay sinir aglar ile
tahminleme yapildi. DWI goriintiileri ile mevcut hasarli bolge hacmi hesaplamasinda
matematiksel modelde RMSE degeri olarak 11,29 elde edilirken LTEM o6znitelik
cikarma metodu ile RMSE degeri 5,66 elde edildi. PWI goriintiileri ile potansiyel
hasarli bolge hacmi hesaplanirken matematiksel modelde 72,60 gibi gok yiiksek bir
RMSE degeri elde edilirken Gabor 6znitelik ¢ikarma yontemi kullanilarak yapilan
tahminlemede 8,83 degeri ile disik bir RMSE degeri elde edildi. Yaptigimiz
hesaplamalar ve tahminlemelerde ¢ikan RMSE degerleri mililitre cinsindendir. Beynin
ortalama hacminin 1250 mililitre oldugu g6z oniinde bulunduruldugunda elde edilen
5,66 ve 8,83 degerlerinin yiiksek olmadigi degerlendirilmektedir. Gabor ve GLCM
beraber kullanildiginda 24 saniye gibi kisa bir siirede sonug alinabilmektedir. Sadece 16
hastaya ait veriler kullanilarak diisiik hata seviyeleri elde edilebilmistir. Veri sayisi
arttirildigt durumda ¢ok daha diisiik hata payr ile tahminleme yapilabilecegi
diistiniilmektedir.

Hastanin reperflizyon terapisinden fayda goriip gérmeyeceginin anlasilmasi i¢in
(Butcher vd., 2008) mismatch’in hizlica hesaplanmasi gerekmektedir. PWI ve DWI
hacimleri tahmin edildikten sonra mismatch hesaplamasi sadece ¢ikarma islemiyle
yapilabilmektedir. PWI hacminden DWI hacmi ¢ikarildiginda mismatch elde
edilmektedir. Her bir hastanin dakika da 1,9 milyon néron kaybettigi ve yaklasik bir ay
fazladan yaslandig1 (Saver, 2006) g6z oniinde bulunduruldugunda 24 saniye gibi kisa
bir siirede diisiik hata payiyla sonu¢ veren yontemimizin zaman kaybinin olusturacagi

dezavantaji (Copen vd., 2009) ortadan kaldirabilecegi goriilmektedir.
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4.2 Oneriler

Yaptigimiz calisma DWI ve PWI hacimlerinin tahminlemesi hizlica yapildi.
Ancak mismatch hesabmin yani sira beynin kaybedilen bolgesi ve daha sonra
kaybedilebilecek bolgesinin haritasinin ¢ikarilmasi da doktorlarin tedavi i¢in Snemli
olma potansiyeli mevcuttur (Butcher vd., 2008). Bu nedenle hizli bir sekilde hacim
tahminlemesi yapacak ve ayni zamanda hasar haritasinin ¢ikarilabilecegi calismalara
ihtiya¢ oldugu diisiiniilmektedir. Bu kapsamda daha fazla veri toplayarak bu konuda

aragtirmalarin siirmesi gerekmektedir.
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