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OZET

Amac¢: Meme kanserinin erken teshisinde bircok yontem kullanilmaktadir. Bu
yontemlerin dezavantajlart goz onilinde bulundurularak bu cihazlara destek bir
yontem olarak Difiiz Optik Tomografi (DOT) sistemi gelistirilmektedir. Bu
calismada DOT sisteminde kullanilan geri ¢atim algoritmamizin eksikliklerinin
giderilerek gelistirilip, iterasyon sayisinin otomatik olarak belirlenebilmesi
amagclanmustir.

Yontem: Deneylerde meme benzeri ortam olusturabilmek ig¢in intralipid ve
Indocyanine green (ICG) kullanildi. Intralipid ortammin icine konulacak tiimor
benzeri yapiyi (inkliizyonu) temsil etmek i¢in saydam baloncuklarin igine intralipid
ve absorbsiyon katsayist 0.016 cm™! olacak sekilde ICG konuldu. Bu ¢alismada
meme fantomunun ve inkliizyonun 15181 sagma katsayilari (us) aymi fakat
absorbsiyon katsayilar1 (pa) farkli oldugu icin absorbsiyon konsantrasyon farkina
bagli olarak goriintii olusturulur.

DOT sistemlerinde tasarlanan sisteme gore en uygun geri catim algoritmasinin
kullanilmas: gerekmektedir. Bu c¢alismadaki sistemimiz 2401 o6l¢im 2250
vokselden  olugmaktadir. Boyle sistemlere over-determined  sistemler
denilmektedir. Bu yiizden mevcut yayinlarda kullanilan geri ¢catim tekniklerinden
yararlanilarak en uygun teknigin Truncated Conjugated Gradient (TCG) olduguna
karar verilmistir. Fakat bu tekniginde kendine 6zgii dezavantajlari bulunmaktadir.
Bunlarin iistesinden gelebilmek i¢in Transpose Free Quasi Minimal Residual
(TFQMR) algoritmasi kullandik. Fakat bu algoritma da oldukc¢a yavas calistig1 i¢in
TCG algoritmasi ile yeni algoritma bu ¢aligmada birlestirildi.

Gorilintii olusturma asamasinda iterasyon sayilarmi gozlemsel olarak belirlemek
yerine kendi sistemimize uygun iterasyon sayisi belirleme algoritmasi gelistirildi.
Bu algoritma temelde Kontrast Giiriiltii Oran1 (CNR) mantigiyla calisiyor ve uygun
iterasyon sayisini belirleyebiliyor.

Bulgular: Algoritmay: denemek icin iki farkli deney asamasi belirlendi. 11k olarak
MATLAB’ta simiilasyon olusturularak yeni algoritma ile simiilasyon verilerinin
goriintlileri olusturuldu. Sonra meme dokusu ve tiimor benzeri yapilar olusturup,
Olctimleri alinarak goriintiileri olusturuldu.

Almman Ol¢limlerin, TCG ve TCG-TFQMR yontemleri kullanilarak 3 boyutlu
goriintiileri olusturuldu. Geri ¢atim algoritmalari ile olusturulan goriintiiler derinlik,
mesafe ve gercek sekle benzeme parametreleri goz Oniinde bulundurularak
karsilastirildi.

Sonuc¢: TCG-TFQMR algoritmasi ile elde edilen sonuglar TCG algoritmasina gore
yaklagik olarak 11-12 mm den daha derinde olan inkliizyonlar1 ger¢ege daha yakin,
daha giiriiltiistiz bir sekilde olusturdu. TCG algoritmasiin yetersiz kaldig1 yerde
TCG-TFQMR daha iyi ¢aligtig1 elde ettigimiz sonuglarda goriildii.

Anahtar Kelimeler: difiiz optik tomografi, geri ¢atim algoritmalari, truncated
conjugated gradient, quasi minimal residual, transpose free quasi minimal residual



ABSTRACT

Objective: Aim of this study is to improve reconstruction technique which is used
in DOT and to determine iteration number of reconstruction techniques
automatically.

Method: In experiments, to make phantom having optical properties of breast
tissue, Intralipid and Indocyanine green (ICG) was used. To make inclusion having
optical properties of tumor, a transparent balloon was filled with Intralipid and ICG
to set absorption coefficients 0.016 cm™. In this study, scattering coefficients of
phantom and inclusion is same, however, absorption coefficients are different thus
images base on the differences in the absorption concentration.

According to designed system, appropriate reconstruction technique should be
decided. It is called as over-determined system because our system consists of 2401
measurement and 2250 voxels. Therefore, it is decided that Truncated Conjugate
Gradient (TCG) is most suitable technique for our system. However, TCG has some
disadvantages. We used Transpose Free Quasi Minimal Residual (TFQMR) to
overcome these problems. Nevertheless, we combined both algorithms as TCG-
TFQMR because this method works slowly.

In the stage of creating image, an algorithm to determine iteration number was
designed. This algorithm based on Contrast to Noise Ratio (CNR) decides to
suitable iteration number.

Results: To test TCG-TFQMR, we prepared experiment sets. Firstly, simulation
images were created with new algorithm after simulation data generated in
MATLAB. Later, 3d images were created by TCG and TCG-TFQMR algorithms
after in-vitro experiments were done. Images generated by both algorithms were
compared to each other in terms of some parameters such as distance, depth and
resembling the actual shape.

Conclusion: As results obtained by both algorithm compared to each other, the
results obtained by TCG-TFQMR are closer to the real and contains less artifact in
certain depth. According to our findings, it is observed that TCG-TFQMR
algorithm works better in case that TCG fails for over-determined system.

Key words: Diffuse Optical Tomography, Reconstruction Techniques, Truncated
Conjugate Gradient, Quasi Minimal Residual, Transpose Free Quasi Minimal

Residual
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1.GIRIS

Kanser, DNA’s1 bozulmus veya mutasyona ugramis hiicrelerin kontrolsiiz bir sekilde
biiylimesi ve cogalmasi sonucunda ortaya ¢ikan hastaliktir. Gilinden giine kanser
vakalar1 artmaktadir. 2012 Globocan kanser istatistiklerine gore diinya genelinde
kadinlarda en ¢ok goriilen kanser tiirii meme kanseridir (Tablo 1). Tiirkiye Halk
Sagliginin Kanser istatistiklerine gore Tiirkiye’de de kadinlar arasinda meme kanseri
vakasinin diger kanser tiirlerine oranla ¢cok daha yiiksek oldugu goriilmektedir (Sekil

1.

Tablo 1. Uluslararasi: Kanser Ajansi (IARC) tarafindan yayinlanan Globocan verilerine gore
Kadinlarda en sik goriilen ilk 5 kanserin siralamasi

Kadinlarda En Sik Gériilen Ik Bes Kanserlerin Dagilimi (15)

Tiirkiye* Diinya TARC’a iiye 24 AB (28 iilke) ABD
1 Meme Meme Meme Meme Meme
2 Tiroid Kolorektal Kolorektal Kolorektal Akcifier
3  Kolorektal Uterus serviks: Alkciger Akciger Kolorektal
4 Akciger Akciger Uterus serviksi Uterus korpusu ~ Tiroid
5  Uterus korpusu  Uterus korpusu Uterus korpusu Uterus serviks1  Uterus

(http://kanser.gov.tr/ Erisim Tarihi: 09 Nisan 2016)

Meme 459
Tiroid

Kolorektal
Trakea,Brong,Akciger
Uterus Korpusu
Mide H Kadin

Over

Non-Hodgkin lenfoma
Beyin, sinir sistemi

Uterus Serviksi

0.0 20.0 40.0 60.0

(http://kanser.gov.tr/ Erisim Tarihi: 09 Nisan 2016)

Sekil 1: Kadinlarda En Sik Goriilen 10 Kanserin Yasa Gore Standardize Edilmis Hizlar1 (Tiirkiye
Birlesik Veri Tabani, 2013) (Diinya Standart Niifusu, 100.000 Kiside)

Meme kanserinin sebebi tam olarak bilinmemesine ragmen; genetik yatkinlik, erken
adet gdrme, gec menopoza girme, ilk gebeligi 30 ve {izeri yasta olma veya hic gebe
olmama, dogum kontrol haplarinin fazla kullanimi, dengesiz beslenme ve sigara
tiiketimi gibi bazi risk faktorleri mevcuttur. Bu ylizden yaklasik olarak her 8

kadindan I’inin meme kanserine yakalanma thtimali vardir



(http://www.cancerresearchuk.org/about-cancer/type/breast-cancer, Erigim Tarihi: 2

Nisan 2016 ).

Meme kanseriyle miicadele etmede erken tam1 ¢ok Snemlidir. Eger Meme kanseri
erkenden teshis edilmezse lenf nodlarina oradan da organlarin biiyiik bir boliimiine

metastaz yapabilir. Bu da hastanin 6liimiine sebebiyet verebilir.

Erken tanmi i¢in bazi goriintilleme sistemlerinden yararlanilir. Bu goriintiileme
sistemlerinden Manyetik Rezonans Goriintiileme(Siva, Hardcastle ve ark.) sisteminin
maliyetinin fazla olmasi ve belli kullanim limitinin olmas1 gibi bazi1 dezavantajlari
vardir. Bir diger goriintiileme sistemi olarak kullanilan ultrason da verimliliginin
diisiik olmasi ve duyarliligin az olmasi gibi dezavantajlara sahiptir. Bu sistemler
arasinda su anda en c¢ok kullanilan ve en kullanigh goriintilleme sistemi,
mamografidir. Fakat bu goriintiileme sisteminin de bazi1 dezavantajlar1 vardir.
Ornegin, belli bir yasin (yaklasik olarak 50 yasin) altindaki kadinlarda yiiksek negatif
hata oranma sahiptir ve ek olarak, bazi durumlarda malign ve benign tiimorleri
birbirinden ayiramamaktadir (Salzmann, Kerlikowske ve ark. 1997; Heywang-
Kobrunner, Hacker ve ark. 2011). Bu sebeplerden dolayr bu sistemin
kullanilabilirligi diismektedir. Bu yiizden yeni goriintilleme sistemlerine ihtiyag
duyulmustur. Yeni goriintiilleme sistemleriyle hastaya zarar vermeden en efektif
goriintiiyll elde edebilmek icin 1929 yilinda Dr. M. Cutler goriiniir dalga boyu (700-
900nm) araliginda 151k kullanilmasini uygun gérmiis ve ilk defa goriiniir dalga boyu
araliginda 11k kullanarak memenin optik goriintiisiinii olusturmak i¢in ¢alismalar
yapmistir(Cutler 1931). Fakat o zamanki teknolojinin el verdigi olgiide memeye
gonderdigi 15181 ¢iplak gozle incelemeye ¢alismistir. Daha sonra gelisen teknoloji ile
memenin optik gorlintlistinii olusturabilmek icin bilgisayarli tomografi sistemleri
tizerine yogunlasilmistir. Bu ¢aligmalar dnciiliiglinde Difiiz Optik Tomografi(DOT)
(Scholl, Carter ve ark.) sistemi gelistirilip goriintiileme ¢alismalart yapilmistir(Yodh
and Chance 1995; Jiang, Iftimia ve ark. 2002; Yuan, Zhang ve ark. 2010; Yuan
2013).

Difiiz optik tomografi sisteminde, Pozitron Emisyon Tomografi (PET) gibi bazi
goriintiileme sistemlerinin aksine iyonize olmayan radyasyon kullanildigi icin
hastalara herhangi bir zarar1 yoktur. Ayrica, DOT non-invaziv bir goriintiileme

sistemidir ve maliyeti diger goriintiileme sistemlerine nazaran oldukca diisiiktiir.


http://www.cancerresearchuk.org/about-cancer/type/breast-cancer/

DOT sistemi dokuya yakin kizil 6tesi dalga boyunda 151k gonderip dokunun bu 15182
verdigi optik yanitlar1 kullanarak dokunun goriintiisiinii olusturur. Dokunun optik
ozelliklerini belirleyen parametreler absorbsiyon (pa) ve 15181 sagma ()
katsayilaridir. Dokudaki bulunan hemoglobin, lipit, su gibi her molekiil farklh
absorbsiyon katsayilarina sahiptirler. Bu 6zellikler, kanser hiicrelerine sahip doku ile
kanser hiicrelerine sahip olmayan doku karsilastirildigi zaman farklilik
gosterirler(Vaupel, Schlenger ve ark. 1991; Weidner, Folkman ve ark. 1992).
Kanserli hiicreler siirekli ¢ogalma egiliminde olduklar1 i¢in optik 6zellikleri normal
doku hiicresiyle kiyaslandigi zaman farklilik gosterir. Bu farklilik kullanilarak

tiimorlii kisim tespit edilir.

DOT sistemlerinde optik 6zellikler kullanilarak goriintli olusturma asamasinda bazi
matematiksel, fiziksel denklemlerden ve yaklasimlardan yararlanilir. Temelde
Radiatif Enerji Transfer Denklemi (RTE) fotonun doku igerisindeki yayilimini ifade
eder. Bu denklem baz1 yaklasimlar yapilarak “Difiizyon Denklemi” ne donistiiriiliir.
Bu yaklasimlar, ps>>p. olmasi, kaynak detektér mesafesinin en az 3-4 mm olmasi ve
smir kosullarindan uzakta calisilmasidir. Difiizyon denkleminin ¢oziimiinde
kullanilan iki ayr1 yaklasim olan Rytov ve Born yaklagimlari kullanilarak difiizyon
denklemine de bazi yaklasimlar yapilarak difiizyon denkleminin ¢6ziimii lineer bir
denklem olarak elde edilir. Bu denklem inverse bir problemdir. Bu yiizden ¢oziimii

i¢in bazi geri-catim tekniklerinden yararlanilir.

Geri catim tekniklerin bazilar1 birgok alanda hali hazirda kullanilmaktadir. Bizim
DOT sistemimizde de bir¢ok geri-catim algoritmasi kullanilmaktadir. Fakat
iclerinden bizim i¢in sonuca en c¢ok yaklasan ve en ideal gOriintiiyii saglayan
algoritmay1 kullaniyoruz. Fakat yine de goriintii kalitesini arttirabilmek i¢in bu

algoritmalarda bazi yenilikler ve eklentiler yapmamiz gerekiyordu.



2.GENEL BiLGILER

2.1. MEME KANSERI

Memeler siit yapabilen bezlerdir ve loblardan olugmuslardir. Bu loblar kiiciik lobiil
denilen yapilardan olusmuslardir. Lobiillerde de siit bezleri mevcuttur. Siit,
lobiillerden duct adi verilen kanallar aracilig1 ile meme ucuna gonderilir. Meme,

lobiiller ve duct kanallarinin haricinde biiyiik oranda yaglardan olusur (Sekil 2).

Dokular1 olusturan hiicreler, normalde islevlerini yitirdiklerinde veya yapilari
bozuldugunda apoptozis ile ortadan kaldirilirlar. Fakat kanserli hiicreler yani DNA
yapis1 degismis, mutasyona ugramis hiicreler apoptozisten kaginarak boliinmeye ve
cogalmaya devam ederler. Boylece gittikge biiyiiyerek tiimdrlii yapilart olustururlar.
Bu tiimérlii yapilar iyi huylu ve kétii huylu olmak iizere siniflandirilabilirler. Iyi
huylu tiimorler kanser degildirler. Fakat kotii huylu tiimorler kanserdirler ve siirekli

cogalmaya devam ederek diger organlara ve viicuda metastaz yaparlar.

Meme kanseri, meme dokusunda meydana gelen bir kanser ¢esididir. Genellikle
meme kanserleri, meme kanallarindaki hiicrelerden kaynaklanir ve duktal kanser
diye anilir. Fakat siit lireten bezlerdeki hiicrelerden kaynaklanan lobiiler kanserler ve
diger dokulardan kaynaklanan tiibiiler ve mediiller kanserlerde goriilebilir
(http://www.breastcancer.org/symptoms/understand_bc/what_is_bc, Erisim Tarihi:

02 Nisan 2016).


http://www.breastcancer.org/symptoms/understand_bc/what_is_bc
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(https://ghr.nlm.nih.gov/condition/breast-cancer#images, Erigsim Tarihi: 2 Nisan 2016)
Sekil 2: Meme Anatomisi

2.2. ABSORBSIYON

Absorbsiyon’un kelime anlami emme ve sogurmadir. Bu emme ve sogrulma iglemi
bir maddenin baska bir maddenin yiizeyine baglanmasidir. Isigin absorbsiyonunda da
151k herhangi bir ortamdan gecerken ortamdaki molekiiller tarafindan emilmesi

olayidir.

Is1igin absorbsiyonu Lambert ve Beer kanunlar ile agiklanir. Lambert kanunu, 151k
absorblayic bir ortamdan gegerken 15181 siddetindeki degisimin optik yol ile nasil
degistigini belirler (Sekil 3).


https://ghr.nlm.nih.gov/condition/breast-cancer#images

(https://en.wikipedia.org/wiki/File:Beer_lambertl.png, Erisim Tarihi: 2 Nisan 2016)

Sekil 3: Lambert-Beer Kanunu

Su sekilde formiile edilmistir;

0l = —a(A).c.1.0x (D
Bu esitligin integrali alinarak gecen 15181n siddetindeki degisimi gosteren esitlik elde

edilir.

| = Iole—a(ﬂ).c.l (2)

13 13 99 66

a‘ molar absorbsiyon katsayisini, ”c* ise ¢Ozeltinin molar derisimini, “[" 15181n
cozelti i¢inde kat ettigi yolu, “Iy* giren 15181n siddetini, “I* ortami terk eden 151k

siddetini ifade eder.

Beer Kanunu da, 151k, absorblayici bir ortamdan gecerken 1s18in siddetinin

absorblayicinin konsantrasyonuna bagli olarak degisimini agiklar.
Beer Kanunu ile absorbsiyon katsayis1 asagidaki sekilde ifade edilir.

Ha(d) = a(d)c ()

“a* absorblayict maddenin molar uyarilma katsayisidir ve 1518in dalga boyuna gore

degisir, “c” ise ¢cozeltinin molar derisimini ifade eder.

Lambert ve Beer kanunlari 15181n absorblayict ¢ozelti ile iliskisini tanimlar ve bu iki

kanun  birlestirildigi =~ zaman  Lambert-Beer = Kanunu  ortaya  c¢ikar


https://en.wikipedia.org/wiki/File:Beer_lambert1.png

(http://chemwiki.ucdavis.edu/Core/Physical_Chemistry/Spectroscopy/Electronic_Sp
ectroscopy/Electronic_Spectroscopy_Basics/The_Beer-Lambert Law, Erisim Tarihi:

2 Nisan 2016).

I =1, e Ml (4)

Bu formiilden yola ¢ikarak absorbans degeri bulunur. Absorbans degeri bir 15181n bir

ortamdan gegmeden 6nceki siddetinin gegtikten sonraki siddetine oranidir.

A=—log (é) (5)

A=p,.l (6)

23.  SACILMA

Sagilma, temel olarak bir parg¢acigin ya da radyasyonun baska bir parcacik ya da
parcacik sistemiyle c¢arpistiktan sonra gelen parcacigin ya da radyasyonun

o

dogrultusunun ve enerjisinin degistigi bir durumdur.

Isik farkli kirilma indislerine sahip ortamlardan gecerken bu farkliliktan dolay1 belli
bir sa¢ilma acisiyla sacilmaya ugrar. Bu a¢1 ortamin indisine, sekline ve boyutuna

bagli olarak degisir(Bohren and Huffman 2008).

Sacilma katsayisi, efektif kesit alan1 ve hacim yogunluguna baghdir. Asagidaki
formiille ifade edilir.

is(A) = ps(A). a5 ()

sagilan pargaciklart igceren ortamin hacim yogunlugunu ve “og*

3

Formiilde, “p;°
efektif kesit alan1 ifade eder. Efektif kesit alan1 da sa¢ilma verimliligine ve sacilan

parcacigin geometrik kesit alanina baghdir(Sekil 4).

0s = Q5. A (8)
Esitlikte “o* efektif kesit alanidir, "Qg” sa¢ilma verimliligini ve "A;" geometrik

kesit alanini ifade eder.


http://chemwiki.ucdavis.edu/Core/Physical_Chemistry/Spectroscopy/Electronic_Spectroscopy/Electronic_Spectroscopy_Basics/The_Beer-Lambert_Law,%20Erişim%20Tarihi:%202
http://chemwiki.ucdavis.edu/Core/Physical_Chemistry/Spectroscopy/Electronic_Spectroscopy/Electronic_Spectroscopy_Basics/The_Beer-Lambert_Law,%20Erişim%20Tarihi:%202
http://chemwiki.ucdavis.edu/Core/Physical_Chemistry/Spectroscopy/Electronic_Spectroscopy/Electronic_Spectroscopy_Basics/The_Beer-Lambert_Law,%20Erişim%20Tarihi:%202
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Geometric Kesit Alan Efektif Kesit Alar

(http://omlc.org/classroom/ece532/class3/muadefinition.html, Erisim Tarihi: 2 Nisan 2016)

Sekil 4: Efektif Kesit Alam

Gelen ve sacilan fotonlar arasindaki agi, sacilma katsayisi icin Onemli bir
parametredir. Bu fotonlarin dogrultusu arasindaki acinin (8) ortalama kosiniis degeri

anizotropi faktoriinii vermektedir.

9= p@cos@)as ©)
41T

Bu formiilde, “p(6)” sacilim faz fonksiyonunu ifade eder. Sagilim faz fonksiyonu
fotonun agiya bagl olarak sagilma olasiligini verir. Sagilma her yone esit sekilde
oldugu zaman, her aginin p degeri esit olur. Boylece anizotropi faktorii sifir olur.
Pargacik boyutunun biiyiitiilmesi sac¢ilmanin ileri dogru artmasinmi saglar. Boylece
anizotropi faktorii 1'e yaklasir. Geri dogru sagilmada da anizotropi faktorii negatif
deger alir. 180 derecelik geri sagilma da ise -1 degerini alir. Doku icin anizotropi

katsayis1 0.70 - 0.95 arasinda degismektedir.

Indirgenmis sagilma katsayisi, asagidaki formiille elde edilir. Formiile gore
indirgenmis sagilma katsayisi anizotropi faktoriine (g =< cosf >) ve sacilma
katsayisia (u) baghdir. Indirgenmis sacilma katsayis, 151310 dokudaki difiizyonunu

rastgele adimlar ile tanimlar. Adim uzunlugu da, 1/ug olarak verilmistir.

Ws = (1= 9us (10)
Indirgenmis séniimlenme katsayisi da, asagidaki formiil ile ifade edilir. indirgenmis
sonlimlenme katsayisi, absorbsiyon katsayisi ile indirgenmis sacilma katsayisina

baghdir.


http://omlc.org/classroom/ece532/class3/muadefinition.html

We =g+ s (11)
Ayrica, bir ortamda sagilma katsayisina bagli olarak 15181in siddetinde degisim

meydana gelir. Bu degisim su formiille agiklanir.

[ =1y e st (12)

CGl’?

Formiilde, “us* sa¢ilma katsayisi, “I”” kaynak detektor arasindaki mesafedir.

2.4. DOKU OPTIGi

Yakin kizil 6tesi dalga boyu araliginda dokunun optik 6zelliklerini belirleyen baslica
molekiiller lipit, su, hemoglobindir (Cheong, Prahl ve ark. 1990). Bu molekiillere
kromofor denilir ve her birinin farkli absorbsiyon spektrumu vardir. Ayrica her
dokunun kromofor bilesenleri de degiskenlik gosterir. Bu yiizden her doku farkli
optik ozellige sahiptir (Shangguan, Prahl ve ark. 1998)ve bu optik 6zelliklere bagl
olarak 15181n doku icerisindeki yayilimi degiskenlik gdsterir (Mourant, Freyer ve ark.

1998).

Doku igerisinde bulunan 15181 absorblayan bu kromoforlarin absorbsiyon

spektrumlar Sekil 5°te gosterilmektedir.

Absorbsiyon Katsayisi [1/cm]

10- A A 2 " A A

400 S00 600 700 800 300 1000
Daga Boyu [nm]

(http://article.sapub.org/image/10.5923.s.instrument.201306.01_001.gif, Erisim Tarihi: 2 Nisan 2016)
Sekil 5: Absorbsiyon katsayisinin dalga boyuna gore degisimi


http://article.sapub.org/image/10.5923.s.instrument.201306.01_001.gif

Doku igerisindeki baslica kromoforlari su, hemoglobin, lipit ve diger kromoforlar

olarak siniflandirabiliriz.

Su: Su yasam i¢in en 6nemli bilesiktir ve insan viicut kiitlesinin yaklasik olarak %70
gibi c¢ok biiyiik bir kismini olusturur. Suyun biyolojik dokularda bu kadar
yiiksek konsantrasyona sahip olmasi doku spektroskopi Ol¢limlerinde dikkate
alinmasi gereken en dnemli kromoforlardan biri olmasini saglar. Suyun 400-800 nm
dalga boyu araligindaki 1518a absorbsiyonu en diisiik seviyededir ve 900nm dalga
boyundan sonra 3 um dalga boyunda maksimum olana kadar siirekli artar (Matcher,

Cope ve ark. 1994).

Hemoglobin: Hemoglobin, viicut dokularindan akcigerlere karbondioksit,
akcigerlerden de viicut dokularina oksijen tasityan kirmizi kan hiicrelerinde bulunan
protein molekiiliidiir. Hemoglobin birbirine bagli doért protein molekiiliinden
meydana gelir. Normal yetiskin hemoglobin molekiilii, iki alfa globiilin proteini ve
iki beta globiilin proteini igerir. Her bir globiilin, “hem” olarak adlandirilan 6nemli
bir demir-porfirin bilesigi icerir. Kanimizdaki oksijenin ve karbondioksitin
tasinmasinda 6nemli bir role sahip olan demir atomu hem bilesiginin merkezinde
gomiiliidiir(Sekil 6Sekil 6). Bir veya daha fazla oksijen molekiiliiniin eksik oldugu
durumdaki hemoglobine deoksi-hemoglobin (Hb), dort tane Oz bagli hemoglobine de
oksi-hemoglobin (HbO.) denir (http://www .fastbleep.com/biology-notes/32/156/846,
Erisim Tarihi: 3 Nisan 2016).

(https://i.bilgi-bilgi.com/i/0/543/1416413886.0738.png Erisim Tarihi: 2 Nisan 2016)

Sekil 6: Hem grubu
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Oksi- ve deoksi-hemoglobin farkli absorbsiyon spektrumlarina sahiptirler(Horecker
1943). Oksi- ve deoksi- hemoglobinin molar uyarilma katsayilarinin spektrumlarinin
kesistigi noktaya izobestik nokta denir ve bu nokta iki hemoglobininde
absorbsiyonun esit olarak en diisiik oldugu noktay: ifade eder. Izobestik nokta
yaklasik olarak 808nm dalga boyuna denk gelmektedir. Spectrumun 600-700nm
dalga boyu araliginda ise iki hemoglobin arasindaki absorbsiyon farki maksimum

degerdedir (http://omlc.org/spectra/hemoglobin, Erisim Tarihi: 3 Nisan 2016).

Dokuda elektromanyetik spektrumun goriiniir dalga boyu boélgesinde, diger

kromoforlara nazaran en baskin kromofor, ¢esitli formlardaki hemoglobindir.

Lipit: Lipitler, dokunun en biyilk bilesenlerindendir. Lipitler, hidrofobik
Ozelliklerinden dolay1 suda ¢oziinmeyen bilesiklerdir. Lipitler, farkli biyolojik
gorevleri vardir. Ornegin, lipitlerin trigliserid formu organizmalar i¢in baslica enerji
kaynagidir veya daha farkli formlardaki lipitler enzim kofaktorleri, emiilsifiye edici
ajanlar, hormonlar ve 15181 absorbe eden pigmentler gibi gorevlere de sahiptirler.

Lipitlerin absorbsiyonu 930nm dalga boyu civarinda maksimumdur.

Diger: Bunlarin disinda melanin ve miyoglobin gibi kromoforlarda mevcuttur.
Melanin, insan derisinin epidermal tabakasinda bulunur. Melaninin absorbsiyonu
ultraviyole bolgede yiiksektir. Miyoglobin ise oksijen baglayan ve iskelet kas
hiicrelerinde bulunan bir pigmenttir. Miyoglobinin absorbsiyon spektrumu hemen

hemen hemoglobinin absorbsiyon spektrumuna benzer sekildedir.

2.4.1. Farkh Doku Tiplerinin Optik Ozellikleri
Isigin doku igerisindeki yayilimi, dokunun sahip oldugu optik 6zellikler tarafindan

belirlenir (Cheong, Prahl ve ark. 1990). Bu ozellikler absorbsiyon ve sacilma
katsayilaridir. Dokuda bulunan her molekiil farkli sagilma ve absorbsiyon spektrumu
verir. Bunun sebebi, farkli doku tipleri farkli oranlarda molekiiller icerdiginden her
dokunun absorbsiyon ve sagilma katsayilarinin farkli olmasidir. Tablo 1°de doku
tiplerinin absorbsiyon ve sagilma katsayilar1 verilmistir. Bu tablodaki bilgilerden
yola c¢ikarak sistemlerde kullanilacak lazerlerin uygulanacak dokuya 6zgii dalga

boylarina karar verilebilir.

Dokularin  farkli dalga boylarinda absorbsiyon ve 1sik sagma katsayilari

verilmektedir.
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Tablo 2. Farkli dokular i¢in farkl dalga boylarinda absorbsiyon ve sagilma katsayilari

A [nm] ta[cm™] us[cm!] Doku Referans
Aort
1 632.8 1,548 316 Insan (Yoon 1988)
(Keijzer, Richards-
2 476 14,8 237 Insan: intima Kortum ve ark. 1989)
(Keijzer, Richards-
3 580 8.9 183 Insan: intima Kortum ve ark. 1989)
(Keijzer, Richards-
4 600 4 178 Insan: intima Kortum ve ark. 1989)
(Keijzer, Richards-
5 476 73 410  Insan: orta damar Kortum ve ark. 1989)
(Keijzer, Richards-
6 580 4.8 331  Insan: orta damar Kortum ve ark. 1989)
(Keijzer, Richards-
7 600 2,5 323 Insan: orta damar Kortum ve ark. 1989)
(Keijzer, Richards-
8 476 18,1 267 Insan: adventisyal Kortum ve ark. 1989)
Kan
(Reynolds, Johnson ve
11 685 2,65 1413 Oksihemoglobin ark. 1976)
(Reynolds, Johnson ve
12 665 4,84 509 Deoksihemoglobin ark. 1976)
(Reynolds, Johnson ve
13 960 1,68 668 Deoksihemoglobin ark. 1976)
Beyin
(Splinter, Cheong ve ark.
14 633 1,58 51 Insan beyaz cevher 1989)
(Splinter, Cheong ve ark.
15 633 2,63 60,2 Insan gri cevher 1989)
(Splinter, Cheong ve ark.
16 633 2,02 90,2 Kopek beyaz cevher 1989)
(Splinter, Cheong ve ark.
17 633 1,65 56,3 Kopek gri cevher 1989)
Meme
(Marchesini, Bertoni ve
18 635 <0,2 395 Insan ark. 1989)
Karaciger
(Marchesini, Bertoni ve
21 635 23 313 Insan ark. 1989)
(Marchesini, Bertoni ve
22 515 18,9 285  Insan ark. 1989)
(Parsa, Jacques ve ark.
23 488 12,2 173,5 Fare(Albino) 1989)
(Parsa, Jacques ve ark.
24 633 6,5 143,77  Fare(Albino) 1989)
(Parsa, Jacques ve ark.
25 800 5,7 97 Fare(Albino) 1989)
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2.5. DIFUZ OPTIK TOMOGRAFI SISTEMLERI

Difiiz Optik Tomografi sistemleri ¢alisma yaklasimi agisindan zaman tabanli(time
domain), frekans tabanli (frequency domain) ve siirekli dalga (continuous wave,
CW) olarak 3’e ayrilir(Gibson, Hebden ve ark. 2005). Zaman tabanh sistemlerde,
doku icinde yol aldiktan sonra ayrilan fotonlarin zamansal dagilimi1 hesaplanarak
dokunun optik 6zelliklerini belirleyen absorbsiyon ve sagilma katsayilarini belirlenir.
(Benaron and Stevenson 1993; Benaron, Hintz ve ark. 2000). Bu bilgiler sayesinde
gorintii olusturulur. Frekans tabanli sistemlerde siirekli bir 1s1k kaynagi kullanilir,
ama belli frekans araliginda genlik modiilasyonu yapilmaktadir (Pogue and Patterson
1994). Gonderilen 1518a gore toplanan 1s1k siddetindeki azalma ve faz kaymasi ile
dokunun optik ozellikleri (pa ve ps) bulunur (Chance, Cope ve ark. 1998). Siirekli
dalga sistemler de sabit genlikte 151k yayarlar ve gelen 15181in genligindeki azalma
Ol¢iilerek dokudaki patolojik degisim incelenir(Nioka, Luo ve ark. 1997; Siegel,
Marota ve ark. 1999).

Bizim Difiiz Optik Tomografi sistemimiz siirekli dalga seklinde tasarlanmstir.

2.5.1. Difiiz Optik Tomografi Sistemi Calisma Prensibi
Siirekli dalga sisteminde sadece 151k siddeti dl¢tilmektedir. Dokuya gonderilen 15181n

siddeti i¢in homojen bir ortama kaynaklardan genellikle 700-900nm dalga boyu
araliginda lazer gonderilir ve viicuttan yayildiktan sonra tekrar ¢ikan lazer, optik
fiberler tarafindan toplandiktan sonra foto diyotlara gonderilir. Daha sonra homojen
olmayan ortamdan ayni sekilde alinan Ol¢im ile aralarindaki 1sik siddetindeki
degisim (pertiirbasyon) hesaplanir. Pertiirbasyon verilerini kullanarak goriintii
olusturabilmek i¢in uygun geri ¢atim tekniklerinden yararlanilir(Boas, Brooks ve ark.

2001).

2.5.2. Radiatif Enerji Transferi

Bir 1gmnimin bir ortamdaki yayilimi, absorbsiyon, emisyon ve sacgilima bagli olarak
degisir. Fotonlar bir ortam igerisinde ilerlerken, absorbsiyon ile enerji kaybeder,
emisyon ile enerji kazanir, sacilim ile de yeniden enerji dagilimi olusur. Radiatif
Enerji Transfer (RTE) denklemi, bu etkilesimlerle fotonlarin doku igerisindeki

dagilimini belirler.
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Diger bir deyisle RTE, fotonlar doku igerisinde ilerlerken enerji transferinin
matematiksel olarak bir modellemesidir. Sagilim elastik olarak kabul edilir ve RTE

asagidaki formiil seklinde yazilir.

OL(7,8,t)
+ = —8.VL(# §,t) — u L(# §,t) + ysf L(#8,0)P(8.8)dQ +S#,5,t) (13)
4T

Denklemde “L(7,3,t)”, radyans: ifade eder ve RTE de radyansin zamana bagh
tiirevidir. Radyans, (f) aninda birim a¢1 iginde ( # konumunda) ve birim alandaki (§
yoniinde) enerji akist olarak tanimlanir ve 1s1inim alanindaki kii¢lik bir bolge boyunca
1s1mim akisini karakterize eder. “c” 15181 dokudaki hizini, “p.” zayiflama katsayisini,
“P(8',8)” faz fonksiyonunu ve “S(7,8,t)” ise 1s1k kaynagini ifade eder. Faz
fonksiyonu, “dQ” kati1 agisi igindeki § yoniinde gelen 151gin § yoniinde yayilma
olasiligin1 gosterir. Zayiflama katsayis1 da, = pa+ ps formiiliiyle gosterilir(Farrell,

Patterson ve ark. 1992; Oliver 1998).

2.5.3. Difiizyon Denklemi
RTE, analitik olarak ¢oziilemedigi i¢cin RTE esitliginde bazi kabuller ve yaklagimlar

yapilarak “Difiizyon Denklemi” elde edilmistir. RTE esitligini, difiizyon denklemi
sekline indirgeyebilmek icin kaynak detektor arasindaki mesafenin doku i¢in 3-4 mm
den daha biiyiik olmasi ve sagilma katsayisinin absorbsiyon katsayisindan daha

biiyiik olmas1 gerekmektedir.

Bizim DOT sistemimiz, kaynak detektor arasi mesafe en az 3mm olacak sekilde
tasarland1 ve 808nm dalga boyunda 151k kullanildi. 808nm dalga boyuna sahip 15181n
meme dokusunda absorbsiyon katsayist 0.04 cm™, sacilma katsayis1 10 cm™ 'dir. Bu
yiizden RTE esitligi difiizyon denklemine indirgeyerek kullanilabilir. Ayrica DOT
sistemimiz siirekli dalga modunda tasarlandig: icin difiizyon denklemi zamandan

bagimsiz sekilde ifade edilebilir.

DV2®(r) — cuy(r)® () = —cS(r) (14)

Denklemde “®(r)(W/m?)” r noktasindaki 1s1k akisidir. CW sistemi igin (® (1)) 151k
akist dagilimi, extrapolated sifir sinir kosullu yari-sonsuz uzayda c¢oziimlenebilir
(Farrell, Patterson ve ark. 1992; Kienle and Patterson 1997). “S(r)” izotropik 151k

(13

kaynaginin giiciinii, “c” 15181n dokudaki hizin1 ve “D” difiizyon katsayisini ifade

etmektedir. Diflizyon katsayis1 asagidaki denklem seklinde yazilabilir.
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D=[3(us+u]™ (15)

(13 LIN19

Denklemde “p.* absorbsiyon katsayisini ve “p's“ indirgenmis sacilma katsayini ifade
eder. Indirgenmis sacilma katsayis;, 1s18mn  doku igerisinde alacagi yolu

belirlemektedir. Esitlik 9 ile elde edilir(Farrell, Patterson ve ark. 1992).

2.54. Rytov Yaklasim
Giin gectikce kullanan sistemler gelistikge inverse problemin biyiikligi ve

karmagikligi da artmaktadir. Bununla birlikte kesin ¢Oziimiinii bulma olasilig
azalmaktadir. Bu tarz sistemleri analitik olarak ¢ozebilmek i¢in Kirch-hoff, Ray,

Rytov, Born gibi baz1 yaklasimlardan yararlanilmaktadir.

Difiiz optik tomografi sisteminde de geri-¢atim algoritmalari ile homojen bir
ortamdaki inkliizyonun tomografik goriintlisiinii olusturabilmek i¢in difiizyon
denklemimizin ¢oziimlenebilir bir formata getirilmesi gerekiyor. Bunu yapabilmek
icinde belli yaklagimlardan yararlanilmasi gerekiyor. Born ve Rytov yaklasimlari
difiizyon denkleminin coziimiinde kullanilan en temel yaklasimlardir(Durduran,

Choe ve ark. 2010).

Rytov yaklasimi difiiz 1s1k akisinin eksponansiyel sekilde yazilacagini varsayar

(Arridge 1999; White 2012).

D(r) = Do(r) exp(Pscar (1), Do) » Pgeae(r) (16)
Ma(T) = Hao(1) + a1 (1) Hap(T) > pas (1) (17)

“®,” homojen ortamdan alinan 6l¢iimii, “® .4, ise inkliizyondan kaynaklanan 151k
akisindaki degisimi ifade eder. “p, o “ homojen ortamin absorbsiyon katsayisidir,
“Ua1” 1se inkliizyonun ile homojen ortam arasindaki absorbsiyon katsayisi farkidir.
Es.16’y1 diizenleyip daha sonra olusturulan esitligin logaritmasini alirsak agagidaki

esitligi elde ederiz.

)]
Dgeqr =1In (ao) (18)

Daha sonra difiizyon denklemi Rytov yaklagiminin ortaya attig1 esitliklerle birlikte
yazildig1 zaman asagidaki esitlik elde edilir (White 2012).
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1 G(r—ry) 3
q)scat(rdrrs) = - CDO(rd ¢ )f D CAﬂa(T)CI)O(I‘, rs)d r (19)
» I's

Bu esitlikte “G(r —ry)” detektor ile vokselin Green fonksiyonunu, “®,(rg,rs)”
kaynaktan detektore giden 1s1k akisini, “®(r,1g)” kaynak ile voksel arasindaki 1s1k

akisini ifade eder. “rg” kaynagin, “r;” ise detektoriin konumunu gosterir.

2.5.5. Esitligin Lineer Hale Getirilmesi
Bu asamada tomografik goriintii olusturabilmek icin diflizyon denkleminin,

absorbsiyon degisim verilerini, pertiirbasyon verilerini ve katsayilar matrisini igeren

lineer bir esitlik formatinda diizenlenmesi gerekir. Bu yilizden Es.19 da “®g ..~

yerine “In (;)” yazilir ve tiim voksel iizerinden toplam yapilir.
0

— I (3) = Cvpﬂzjevoksel $o (75, 7}')4’0 (Tj, Ta)AUg (T]) (20)

Do

13 2

Bu esitlikte “ Vy,o, ” vokselin hacmini ve “1; 7 ise voksellerin konumunu
gostermektedir. “¢(75,7;)” bir kaynaktan ¢ikip bir voksele giden 151k akisini ve
“¢o(1,75)” bir vokselden ¢ikip bir detektore giden 1sik akisim ifade etmektedir.

Daha sonra Es.20, asagidaki gibi matris formatinda yazilir.
[Y1
Ym

“y1,y2, ... ,yn" veri seti pertiirbasyon verilerini, “A; ;" i. 6l¢limiin j. vokselinin agirlik

Ajx o Ay
_CVvok :' . :’

—_— D . ‘. .
] AM,1 AM,N

A.ua(rl)]
: (21)

Ao ()

katsayist seklinde katsayilar matrisini ve “[Apg (17), Apg (12), .. , Apg (1,)]” veri seti
de absorbsiyon degisim verilerini ifade eder. “m” 6l¢lim sayis1 “N” ise toplam voksel

sayisidir.

Ai,j = ¢kaynak (rsi: 1) Paetektor (7)' rdi) (22)

13 2 13 2

75,7 1. kaynak konumu, “ry.” 1. detektor konumu ve
14 3

(13

;7 J. voksel konumudur.

“c”,” D” ve” Vo, degisken olmadiklar i¢in Es.21’°de asagidaki kisim

)
“__ Vyok : . : «

Es.23 seklinde ifade edilir.
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As——= 0 (23)
Ay1 - Aun
Bu denklikten sonrada absorbsiyon degisim verileri setine de “x” dersek Es.21
asagidaki gibi lineer bir esitlik seklinde ifade edilebilir (Durduran, Choe ve ark.
2010).

y = Ax (24)

Bu calismada Es.24°teki “y” vektorti, yani pertiirbasyon verileri, homojen ortamdan
alinan 6l¢limiin heterojen ortamdan alinan 6l¢iime oraninin logaritmasi alinarak elde
edildi. “y” vektorii tek boyutlu olup boyutunun biiylikligli alinan Olgiim sayisi
kadardir. “A” matrisi yani agirlik ya da kat sayilar matrisini olusturmak i¢in farkl
yontemler mevcut fakat bizim sistemimizde bu matris Monte Carlo simulasyonundan

yararlanilarak olugturulmaktadir. “x” vektorii de voksellerin absorbsiyon degerlerini

tasir, tek boyutlu olup boyutu toplam voksel sayisi kadardir.

2.6 KONTRAST GURULTU ORANI (CNR)

CNR temelde bir resmin kalitesini belirleyebilmek i¢in kullanilan bir sayisal
parametredir. Ortalama ROI (ilgili bolge alani) optik katsayisi ile arka plan
arasindaki fark olarak ifade edilir. Yani elde edilen bir goriintiideki lezyonun
saptanabilmesi normal doku ile lezyonun arasindaki kontrast farkina baglidir. CNR,
lezyon saptanmasi ile direk korelasyon gosterir. CNR’1n sayisal degerinin biiyiik
olmasi arka plan ve lezyon arasindaki kontrast farkinin biiyiik oldugunu gosterir.
Bizim sistemimiz i¢gin CNR sayisal degeri ne kadar biiyiik olursa lezyonu arka

plandan ayirabilme imkanimiz o kadar cok olur.
CNR asagidaki sekilde hesaplanabilir(Song, Pogue ve ark. 2004).

CNR = kontrast _ Au _ Uyroi—HUmean (25)

driltd  girdltd 1/2
& & [Ugoi""’%nean]
2
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2.7. MATRISLERIN KOSUL DEGERLERI

Matris sistemleri kosul degerlerine gore “Koti Kosullu (ill-condition)” ve “lyi
Kosullu (well-condition)” matrisler olarak ikiye ayrilir. Matrisleri bu sekilde
ayrilmalarinin sebebi matrislerdeki degisikliklerin sonucu ne kadar etkiledigiyle
alakalidir. Matristeki bir elemanin degisimi sonugta cok biiyiikk bir degisiklik
meydana getiriyorsa bu tarz matrislere kotii kosullu matrisler denir. Eger matristeki
elemanlarin degisimi sonugta ¢ok biiylik bir degisiklik meydana getirmiyorsa bu tarz
matrislere de iyi kosullu matrisler denir. Matris sistemlerinin kotii kosullu veya iyi
kosullu olup olmadiklarina karar verebilmek igin “Kosul Degeri (Condition
Number)” hesaplanir. Kosul degeri matrisin normuna baglidir. Kosul degeri 1’e ne
kadar yakinsa o kadar iyi kosullu bir matristir. Fakat 1’den ne kadar uzaksa o kadar

kot kosullu bir matristir.
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3.GERECLER VE YONTEMLER

3.1. DIFUZ OPTIiK TOMOGRAFI SISTEMi

Difiiz optik tomografi sistemlerinde veri toplama asamasi “Transmisyon” ve “Geri
yansima” geometrisi olarak iki farkli sekilde yapilmaktadir. Bizim kullandigimiz
sistem geri yansima geometrisinde c¢alisacak sekilde tasarlanmistir. Sistemde meme
dokusuna penetrasyonu en yiiksek olan 808nm dalga boyuna sahip tek dalga boylu
lazer kullanilmistir. Sistem, bir adet optik anahtarlama iinitesi, bir adet optik prob,
lazer, bilgisayar ve foto diyotlarin entegre edildigi bir ana karttan olugsmaktadir (Sekil
7).

[ TEwis et --—'u‘()-'li
s e S ]
L et SR S T
Ol O O
 amas AR Sl Rt S
O l-Lr -G lpO- @
[ et SRR Saeas Tan
oo

A" Fiber Karti

Sekil 7: Difiiz optik tomografi sistemi ve kaynak, detektor fiberlerin prob tizerindeki yerlesimi

Optik anahtarlama {initesi, 808nm dalga boyuna sahip lazere baglidir ve bu lazerin 49
kaynak fiberden sirasiyla gonderilmesini saglar. 28x28 mm? yiizey alanina sahip
optik prob, Imm capinda 49 tane kaynak, 49 tane detektor fiberler ile sisteme

baglanir.
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Kaynak ve detektor fiberleri Sekil 7°de gosterildigi gibidir. Bu fiberler 10x10'luk bir
matris olusturulacak sekilde tasarlanip, prob {izerine yerlestirilmistir. Probun yapisi
geregi 22 farkli kaynak detektor ¢ifti uzakligi ve toplamda 49x49=2401 eslesme
mevcuttur. Ayni anda ¢ok fazla komsuluga sahip olmak ve her komsulugun
maksimum sayida olmasi amaclandigindan prob i¢in en uygun yapinin bu sekilde
olmasi gerektigine karar verilmistir. Prob iizerinde en yakin komsuluk ¢esidinin
merkezden merkeze mesafesi 3 mm iken en uzak komsuluk mesafesi ise 36.12
mm'dir. Bu farkli komsuluk mesafeleri, hem yilizeye yakin olan lezyonlarin hem de

yiizeyden daha derinde olan lezyonlarin verilerini toplayabilmemize olanak sagliyor.

Ana kart sistemine entegre edilmis foto diyotlara, detektor fiberleri ile geri yansiyan
151k iletilir. Daha sonra gelen 15181n siddetine bagli olarak foto diyotlarin iirettigi
akimlar integral alict devrelere (DDC232) iletilir. DDC232 devresi gelen akimlari
farkli entegrasyon zamani siiresince gerilime cevirir. Yakin kaynak detektor
mesafeleri i¢in kiiciik, uzak kaynak detektor mesafeleri i¢in biiyiik entegrasyon
zamanlar1 kullanilir. Bizim kullandigimiz sistemde entegrasyon zamanlart 1-999 ms

arasinda degismektedir.

Sistemin veri alma asamasinda sirastyla her kaynak fiberlerinden 151k gonderilir ve
ayn1 anda tiim detektor fiberlerinden geri yansiyan 1s1k toplanir. Bu yiizden 49 ¢ikish
bir optik anahtar kullanilmaktadir. Optik anahtar sirasiyla lazeri 49 kaynak olarak
kullanilan optik fiberlere yonlendirir. Optik anahtar yardimi ile daha onceden
tanimlanmis 6 entegrasyon siiresinin toplami kadar her bir kaynak fiberinden 151k
gonderilir. Sistemimizde farkli entegrasyon zamaninin kullanilmasiyla, hem yakin
komsuluklarda toplanan 15181n doyuma gitmemesi hem de mesafe uzadik¢a toplanan
15181 giicli azaldig1 i¢in uzaktaki komsuluklarda yeterince yiiksek siddette 151k

toplanabilmesi amaglanmaktadir.

Boylece bir olctimde her bir kaynak detektor ¢ifti icin 6 adet veri elde edilmis olur.
Bu 6 adet veri arasindan en uygun olan veriyi se¢mek i¢in sifir olanlar ve doyuma
gidenler atilir. Geriye kalan olgiimler kendi entegrasyon zamanina bdliiniir ve en
biiyiik entegrasyon zamanindaki veri, o kaynak detektor ¢ifti i¢in gecerli veri olur.
Bu islem tiim kaynak detektor cifti icin tekrarlanir ve sonug olarak 49x49’luk veri

dosyasi elde edilmis olur.
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3.2. DENEY DUZENEGI

Sistem ile gorilintl verisi toplayip, geri ¢atim tekniklerini uygulayabilmek icin meme
dokusunun optik 6zelligine sahip fantom olusturularak in-vitro deneyler yapildi

(Flock, Jacques ve ark. 1992).

3.2.1. Iintralipid Tanki
Intralipid tanki deneylerde disaridan hig 151k almayacak sekilde tasarlanmustir. Tank

28x18x12 c¢cm® hacmindedir. Tankin kapaginda sadece probun girebilecegi sekilde

tasarlanmis bir delik mevcuttur.

Sekil 8: intralipid tanki (a) kapak kapatilmis (b) kapak a1k iken goriiniimii

3.2.2. Fantom ve Inkliizyon

Fantomu dogru optik 6zelliklerde tasarlayabilmek i¢cin Oregon Medical Laser Center
(OMLC) web sitesinden yararlanildi (http://omlc.ogi.edu/spectra/, Erigsim Tarihi: 4
Nisan 2016). Meme dokusunun absorbsiyon katsayisinin yaklasik olarak p,=0.004
cm’! oldugunu biliyoruz. Bu yiizden yapilan deneylerde fantomun meme dokusunun
optik ozelligini gosterebilmesi i¢in Indocyanine Green (ICG)’den yararlanildi. Bu
islemi yapabilmek icin bazi hesaplamalar yapildi. Oncelikle ICG ve saf su karisimi

hazirlandi. Bunun i¢inde agagidaki hesaplamalardan yararlanildi.
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10 uM ICG c¢ozeltisinin 808nm dalga boyundaki bir 151k igin absorbsiyon
katsayismin 3.419 cm™ ve molekiiler agirhiginin M, 775 g. oldugu biliniyor. Bu
bilgiler esliginde ICG Kkiitlesinin hesaplanabilmesi i¢in Molarite formiiliinden

yararlanildi.

n(mol)

M(molarlte) = W (26)
m(kitle)

n(mol) = M, (molekiler agirlik) (27)

m = MVM, (28)

Cozeltiyi olusturmada 1 mg ICG icin Es.26 kullanilarak karigima eklenmesi gereken

su miktar1 tespit edildi.

0.001g = 10x107°M x V x 775g
V =129ml

Bu sekilde 1 mg ICG ve 129 ml su ile 10 uM'lik ¢ozelti hazirlandi. Daha sonra meme
dokusunun optik 6zelligine sahip fantom yapabilmek i¢in intralipid tankimizin i¢ine
5000ml olacak sekilde intralipid, ICG — su karistmimiz konuldu. Bu karisimin
absorbsiyon katsayismin 0.004 cm™ olabilmesi icin ilk ©nce gerekli molarite
hesaplandi daha sonra bu molariteye gore hangi oranda ICG-su karisimi

koyulacagina karar verildi.

Meme dokusuna benzer bir yapay ortam hazirladiktan sonra inkliizyon olusturuldu.
Tiimorli yapilarin ¢evresinde kanlanmalarin normal dokuya gore daha fazla olmasi,
bu yapilarin absorbsiyon katsayilarinin normal meme dokusuna gore daha yiiksek
olmalarina sebep olur. Buradan yola ¢ikarak inkliizyonun absorbsiyon katsayis1 pa =
0.016 cm olarak belirlendi. Fantom olustururken izlenen prosediirlerin aynist
inklizyonu olusturma asamasinda da izlendi. Sadece tek fark, inkliizyonun

absorbsiyon katsayisi pa = 0.016 cm™ olarak ayarlandh.
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3.3. MONTE CARLO SIMULASYONU

Deney diizenegi kurulduktan sonra difiiz optik tomografi sistemi ile veriler
(pertiirbasyon verilerini) alindi ve bu veriler kullanilarak bilgisayar ortaminda
tomografik goriintii olusturuldu. Ancak goriintii olusturmadan 6nce sistemin agirlik
matrisinin yani katsayilar matrisinin olusturulmasi gerekir. Geri yansima geometrisi
kullanan DOT sistemlerinde 151k diiz bir ¢izgi seklinde gitmez bu yiizden agirlik
matrisini olusturmak icin bilgisayar simiilasyonu kullanmak gerekir. Bunun i¢in
istenilen optik 6zelliklere sahip ortam olusturulup fotonlarin izleyecegi yol, derinlik,
aki  yogunlugu gibi parametreler Monte Carlo simiilasyonlar1 kullanilarak
hesaplanabilir. Boylece agirlik matrisi olusturulur(Wang and Jacques 1992; Boas,

Culver ve ark. 2002).

Monte Carlo simiilasyonu ile agirlik matrisini olusturma asamasinda, absorbsiyon ve
sacilma katsayilar1 belli bir ortam modellenerek bu ortama siras1 ile her kaynaktan
belirli miktarda foton gonderilip geri donen fotonlar detektdrlerden toplanir. MC
simiilasyonunda fotonlarin ortama girdikten sonraki yoriingeleri tamamen rastgele
fakat ortama uygun hareket edecek sekilde kodlanmistir. Ortama girdikten sonra
detektorlerin bulunmadigi konumdan c¢ikan veya ortamda tamamen soOniimlenip
cikamayan fotonlar 6lii foton olarak kabul edilir ve bu yiizden ihmal edilirler.
Bunlarin disinda kalan detektorlerin bulundugu konumlardan disar ¢ikan fotonlarin
gectigi yollar tespit edilip Sekil 9’daki foton ydriingelerinin dagilim goriintiisii elde

edilir.

Sekil 9: Monte Carlo simiilasyonu ile olusturulan kaynak detektor arsindaki foton yoriingelerinin
dagilimi a ) Bir kaynak detektor ¢iftinin yandan goriiniimii, b) kaynak detektoriin tisten goriintimii
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Bir noktadan ortama giren 151k goriildiigii gibi kaynaktan uzaklastik¢a enerjisi
azalarak ortama dagilmaktadir. Bu ylizden kaynak detektor mesafesi ne kadar uzun

tutulursa toplanan 1s1k siddeti de ona gore azalacaktir.

Burada kaynaktan ¢ikan fotonlar ve belli bir mesafedeki detektdrden toplanan 1s1k
muz benzeri bir yoriinge olusturmaktadir (Canpolat 2011). Absorbsiyon katsayisi,
sacilma katsayisi ve kaynak — detektor mesafesi bu yoriingeleri degistiren

parametrelerdir.

34. GERI CATIM TEKNIKLERIi

Monte Carlo simiilasyonu ile agirlik matrisi de olusturulduktan sonra geriye
pertiirbasyon verilerinden, agirlik matrisinden ve bilinmeyenlerden olusan lineer
esitligi ¢oziip 3D goriintii olusturma kismi kaliyor. Bu asamada belli geri ¢atim

algoritmalarindan yararlanildi.

Geri catim algoritmalar1 biiyiik sistemleri ¢oziime ulastirmak icin kullanilir.
Literatiirde birgok geri catim teknigi mevcut fakat bizim kullandigimiz geri ¢atim
teknikleri “Cebirsel” ve “Alt Uzay” teknikleri olarak 2’ye ayriliyor. Cebirsel geri
catim tekniklerinden Algebraic Reconstruction (ART) ve Simultaneous Iterative
Reconstruction (SIRT) tekniklerini kullaniyoruz(Gordon 1974; Trampert and
Leveque 1990). Altuzay geri ¢atim tekniklerinden Truncated Singular Value
Decomposition (TSVD), Truncated Conjugate Gradient (TCG) ve yeni
algoritmamizin temeli olan Transpose Free Quasi Minimal Residual (TFQMR)
tekniklerini kullaniyoruz. Difliz optik tomografi sistemi ile meme fantomlar
tizerinden alinan Ol¢lim sonuglari, yukarida belirtilen geri catim tekniklerinde
kullanilarak ~ tomografik  goriintiiler  olusturuldu.  Olusturulan  goriintiiler
incelendiginde artifakt, inkliizyonun konumu ve biiyiikliigii gibi parametreler goz
onlinde bulunduruldugunda bizim sistemimiz i¢in en uygun geri ¢atim
algoritmalarinin alt uzay algoritmalar1 olduguna karar verildi ve sadece TCG
algoritmasi iizerine yogunlasildi. Yine de kisaca cebirsel geri ¢atim tekniklerinden
bahsetmek gerekirse, ART, iterasyona bagl olarak goriintli olusturma teknigidir ve

satir tabanli calisir. ART, istenilen goriintiiyli olusturabilmek i¢in denklemler
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arasinda iz diisiim uygulayarak ve her bir iterasyonda kendini giincelleyerek
denklemleri saglayan ¢oziime ulagir. Yontem uygulanmadan once her bir piksele

yogunluk degerleri atanmasi1 gerekmektedir, bu degerler baslangicta sifir olur.

k
Pi — 2o Wijfj( )

f(k) — f(k_l) + N 2 Wl] , l = 1,2, ...,M (29)
j=1Wij
N €9)
5 5 Pi — Lij=1 wi;f;
k — J J
Af;-( ) = f(k) —f(k D= N 2 ] Wij (30)
j=1Wij

Denklemde k iterasyon sayisini gostermektedir. f (O)degeri ART baslamadan &nce

atanmis tahmini sonuclardir ve f (k=1 bir sonraki f () diizlem icin izdisimiidiir.
Denklemde tahmin edilen 6nceki yogunluk degeri hata parametresi olan Af ()
eklenerek giincellenir ve glincelleme islemi biitlin iz diisiimler ve yinelemeler bitene

kadar tekrar eder.

ART ile SIRT algoritmasi bir fark disinda birbirine benzer olarak c¢aligirlar. Bu farkta
verilerin giincellenmesi asamasidir. ART algoritmasinda her iz diisiimde bir
giincelleme yapilirken, SIRT algoritmasinda ¢oziimii saglayan biitiin denklemlere iz
diistimler yapilarak bu izdiistimlerin ortalamalar1 alinip iterasyon degerindeki veri
giincellenerek devam eder. Bu fark disinda SIRT, ART algoritmasiyla ayni sekilde
calisir.

Alt uzay geri catim tekniklerini ele aldigimizda, TSVD metodu Tekil Deger Ayrisimi
(Van Loan 1976; Klema and Laub 1980) diye geger. Adindan da anlasilacag gibi bir
ayrisim s6z konusudur. Bu algoritmada katsayilar matrisimizin tersini alabilmek icin
bu matrise bir nevi carpanlarina ayirma islemi gerceklestirerek matris 2 tane 6z

vektor ve 1 tane ortak 6z deger olusturacak sekilde ayristirilir.

AT A ‘nin 6z vektérii V, AAT un 6z vektorii de U’dur. AAT = AT A oldugu icin iki 6z

vektoriin sagladigi 6z degerler ortaktir.
Algoritmasinin temeline bakacak olursak;
A=USVT (31)

ATA =vSTyTusyT =ySTIsyT 32)
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UTU =1 (33)

ATA=VSTISYT =ySTsyT (34)

S diyagonal bir matris oldugundan SS7 = STS = §2 “dir.

Boylece esitlik; ATA = VS2VT seklinde olur. Bu esitligi ¢ozdiigiimiiz zaman S*’nin

0z deger, V vektoriinlin de 6z vektor oldugunu bulunur.
Ayni sekilde AAT ele aldigimiz zaman;

AAT = UsyTvSsTuT = UssTuT = us:uT (35)

Bu esitligi ele aldigimiz zaman da, AATun 6z degeri S?, AAT’un 6z vektorii de U

olarak elde edilir.

3.4.1. Truncated Conjugate Gradient
Genelde kullandigimiz bir alt uzay algoritmast olan TCG matematikte simetrik ve

pozitif lineer denklem sistemlerine sayisal ¢oziimler getiren bir algoritmadir. Bu
algoritma da biiylik sparse sistemlerde ¢oziimii bulmak i¢in iteratif bir yontem olarak

kullanir.

TCG algoritmasinin temelinde Conjugate Direction metodu vardir. Conjugate
Direction metodu bir uzaydaki ortagonaliteden yararlanarak uzaydaki bir noktanin

yonlerini tespit eder ve ¢oziime ulasir.

TCG algoritmas1 uzaydaki herhangi bir noktanin hedeflenen sonu¢ noktasina gitmesi
icin arama vektorlerini (v) kullanir. Arama vektdrleri ortagonaliteden yararlanilarak
residualler (w) kullanilarak bulunur. Her bir residual 6nceki tiim arama vektorlerine
ve onceki tiim residuallere ortagonaldir. Her bir residual bir onceki residualin ve
Av.1) 'In lineer kombinasyonu olarak gosterilir. Her bir vi.1y € Vi (i. uzay) olmak

uzere;
Vi = Span(vo, AUO; AZUO; "'ﬁAi_1v0) (36)
= Span(Wo,AWO, AZWO, ,Ai_1WO) (37)

Bu alt uzaylara Krylov alt uzaylar1 denilir(Saad 1981). TCG bu uzaylar kullanarak

¢ozlime ulastigr i¢in bir alt uzay geri ¢atim teknigi olarak siniflandirilir. TCG
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algoritmas1 ¢oziime ulagirken kullandig1 arama vektorlerinden biri agirlik matrisinin
0z vektoriidiir digeri de agirlik matrisinin transpozesinin 6z vektoridiir. Coziime
ulasabilmek i¢in ikisine de ihtiyaci vardir. Fakat agirlik matrislerinin biiyiik olmasi
ve kare matris olmamasi sebebiyle tam olarak tersi alinamaz hatta bazi durumlarda
tersi alinamaz. Bu ylizden iterasyondan yararlanilarak her iterasyonda tersi alinip
isleme sokularak ¢oziime yaklasilir(Powell ; Hestenes and Stiefel 1952; Shewchuk
1994; Yuan 2000). Bu durum TCG algoritmas1 i¢in bir dezavantaj olusturmaktadir.
Buna ragmen TCG algoritmasi hizli ¢oziime ulastirma ve sonuca varma giicli

agisindan suanda en ¢ok tercih edilen ve kullanilan bir tekniklerden biridir.

Conjugate gradient algoritmasi asagidaki sekildedir.

Do =Ty =b — Ax, (38)
n'
iy p{ Ap; (39)
Xi+1 = X + a;p; (40)
Tiv1 = 13 — QAp; (41)
T

= (42)
Pi+1 = Ti+1 + Birabi (43)

B is Gram-Schmidt sabitidir.

3.4.2. Transpose Quasi Minimal Residual Metot
Mevcut geri catim tekniklerindeki eksiklikleri gidermek ic¢in bu tez g¢alismasinda

TFQMR algoritmasin1 gelistirdik. Aslinda bu metot diger metotlarin bir takim
eksikliklerini gidermek i¢in ortaya konulmus bir inverse problem ve alt uzay geri
catim algoritmasidir. Diger alt uzay tekniklerinde her iterasyonda katsayilar
matrisinin transpozundan yararlanilir. Buna ek olarak diger alt uzay tekniklerinin
diizensiz konverjans durumlar1 vardir. Bu sorunlarin iistesinden TFQMR algoritmasi
gelir. Coziime ulagirken agirlik matrisinin transpozundan yararlanmaz. Onun yerine

tekil olmayan bir matris kullanir.

Freund ve Nachtigal Conjugate Gradient algoritmalarimin diizensiz konverjans

durumunu diizeltebilmek icin ilk 6nce simetrik olmayan Lanczos tabanli Quasi
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Minimal Residual metodunu 6ne siirmiisler(Lanczos 1950; Freund and Nachtigal
1991). Fakat bu metot ta ¢éziime ulasabilmek i¢in agirlik matrisinin tersine ihtiyag
duyulmustur. Yani 37. esitlikteki "w" vektorlii Krylov alt uzayimi olusturabilmek igin

agirlik matrisinin tersine ihtiya¢ vardir(Lanczos 1950; Freund and Nachtigal 1991).

v, wy € CY,with ||v1]| = w1l =1 (44)
span{vy,v,, ..., vy} = K,(v;,A) n=12,.. (45)
span{wy, w,, ...,w,} = K,(w,AT) n=1.2,.. (46)

“V1,Vq,...7 (45) ve "wq, Wy, ... "7 (46) serileri simetrik olmayan Lanczos algoritmasi
tarafindan olusturulur ve baslama vektorleri (44) numaralar esitlikteki gibidir. Bu
serileri olusturabilmek icin agirlik matrisinin transpozuna ihtiya¢c duyulmasi
algoritma i¢in bir dezavantaj olusturur. Bu yiizden Freund, TFQMR algoritmasini

ortaya atarak bu teknigin bu sorunun uistesinden geldigini 6ne siirmiis(Freund 1993).
Bu teknikte (47) numarali esitlikteki gibi bir “S” matrisi kullanilir.

ATS = SA (47)

Sonra (44)’daki ikinci baslama vektoriimiizii "w;" olusturmak icin asagidaki

denklemden yararlanilir.

1
w, i= —— Sv 48
L= T So (48)

Daha sonra (46), (47), (44), ve v, ilew, ‘nin polinom seklindeki gosteriminden

yararlanilarak agagidaki esitlikler elde edilir.

Yn
w, = Sv, = — Sv
ToSvll Tt NSl T

(49)

113 n

wy," vektor serisi bu esitlik kullanilarak elde edilir bu ylizden agirlik matrisinin

transpozuna ihtiya¢ duyulmaz.

TFQMR ideal algoritmasi soyledir(Freund 1993);

Xm = (1 — Cz)xm—l + Crzn Xm (50)
mt1
Vi = T (51)
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Cm = (52)

/1+v,%1

Tm = Tm—-1UmCnm (53)

“t” Ritz degerini ifade eder.

1

Am = m-D72]

(X — Xm—1) (54)

(50) numaral esitligi asagidaki formda diizenleyebiliriz.

Xm = Xm—1+ Tmdm , M = & al(m—1)/2] (55)
X = Xm_q + al(m = 1) /2]y, (56)
= Y + 222G A 57)
Yon = Yon—-1 — @n-1Vn-1 (58)
Yan+1 = Wan+1 + BnYon (59)
Vn =: AYons1 + Bn(Ayan + BnVn-1) mv, = Apy (60)
Wmt1 = Oy — al(m = 1)/2]Ayy, (61)
Bu sekilde arama vektorleri (w!,w?, ... ,w") elde edilip ¢6ziime ulasiliyor.

3.4.3. TCG ve TFQMR Kombinasyonu
Bizim sistemimize goére TCG algoritmast en hizli ve en 1yl ¢oziim sunan

algoritmadir. Fakat algoritmanin diizensiz konverjans yapmasi ve ¢dziime ulagsmak
icin agirlik matrisinin transpozuna ihtiya¢ duymasi, bir dezavantaj olusturuyor. Bu
sorunlarin TFQMR algoritmastyla iistesinden gelebiliyoruz ama TFQMR algoritmasi
TCG algoritmasina gore olduk¢a yavas calisiyor. Bu sorunu ¢ozebilmek icin
TFQMR ile TCG algoritmalarini birlestirmeyi denedik. Birlestirdigimiz zaman hem
TCG algoritmasina ait sorunlar diizeltilmis oldu hem de TFQMR algoritmasindan

kaynaklanan yavaslik sorunu azaltilmis oldu.

Iki algoritmay1 birlestirme asamasinda ilk énce TCG algoritmas: ile kaba olarak
sonuca yaklasildi. Daha sonra TCG algoritmasmin verdigi sonu¢ TFQMR

algoritmasinda kullanilarak daha dogru sonug elde edildi.
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Algoritmalarin temeline bakildigi zaman herhangi bir degisiklik yapilmadi. Sadece
TCG algoritmasinin verdigi sonug, TFQMR algoritmasi i¢in baslangi¢ degeri Kabul

edilip ona gore iterasyon uygulanarak sonuca ulasilmaya calisildi.

3.5. ITERASYON SAYISINI BELIRLEME ALGORITMASI

Bu asamada literatiirde varolan iterasyon sayisinin belirlenmesi (Hansen 1992;
Hansen and O'Leary 1993) ile ilgili calismalar incelendi ve sistemimize
uygulanmaya calisildi. Fakat hali hazirda kullanilan yontemler bizim sistemimizden
farkli oldugu i¢in yeterli verim alinamadi. Daha sonra olusturulan goriintiilerin CNR
(Contrast to Noise Ratio) sayisal verilerini bulabilmek kullandigimiz algoritmay1
iterasyon sayisini belirleme asamasinda kullanmaya karar verdik. Bu sayede goriintii

olusturulmadan 6nce en uygun iterasyon sayisi belirlenebiliyor.

Bu CNR tabanli algoritma, 25’inci esitlikten yararlanilarak modifiye edildi. Bunun
icin “Gaussian” filtresinin kullanildigt CNR algoritmalar1 tercih edildi. Bu
algoritmalardaki “sigma” faktorleri sistemimize uygun olarak degistirildi. Bu
degisiklikler ile olusturulan algoritma, geri ¢atim algoritmalarina uygun sekilde
entegre edildi. Boylelikle geri catim algoritmalar1 iki pargaya ayrilmis oldu. Bu
durum her ne kadar geri ¢atim algoritmalarinin ¢aligmasini yavaglatsa da tamamen
gozlemsel olarak iterasyon sayisinin belirlenmesi asamasinda harcanan siireyi

azaltmis ve iterasyon sayisinin hassas bir sekilde belirlenebilmesini saglamis oldu.

Bu algoritmada belirli bir iterasyon aralig1 taraniyor ve tarandiktan sonra en yliksek
CNR degerine sahip iterasyon sayisi en ideal iterasyon sayisi kabul ediliyor. Bir

sonraki kisimda bu iterasyon sayisi kullanilarak geri ¢atim teknigi uygulaniyor.

Ornegin; Sekil 10°da, bir deney verisine ait goriintii olusturulurken CNR ile iterasyon
sayist arasindaki iliskiyi gosteren grafik resmedilmistir. Algoritma her iterasyon
sayist icin bir CNR sayisal degeri atar. Bu CNR degerini atayabilmek icin
bilinmeyen matrisinin ¢6ziime ne kadar yaklastigini belli tolerans degerleri ile
kontrol eder ve her bir iterasyon sonunda o iterasyon icin gegerli olacak bir CNR
degeri olusturur. Bu grafikte de goriildiigli lizere CNR tabanli algoritmamiz,
iterasyon sayist i¢in en uygun aralik olarak belirlenen 0-50 araligini tartyor ve bu

araliktan en ideal goriintlinlin olusturulabildigi iterasyon sayisini seciyor. En ideal
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iterasyon sayisi, CNR sayisal degerinin maksimuma ulastig1 nokta olarak belirlenir,

bu da bu grafik i¢in 29. iterasyon sayisina denk gelmektedir.

22 T T T T T T T T T

-

CNR SAYISAL DEGERI

E 1 1 1 1 1 | 1
a =) 10 18 20 25 30 35 40 45 &0

ITERASYON SAYISI

Sekil 10: Kontrast giiriiltii oran1 sayisal degerinin iterasyon sayisina gore degisimi
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4.BULGULAR

In-vitro deneylerine baslamadan oOnce bilgisayarda birka¢ farkli simiilasyon
olusturulup bunlarin goriintiileri olusturuldu. In-vitro deneylerinde ise istenilen optik
Ozelliklerde fantom hazirlandi. Biz meme de calistifimiz i¢in memenin absorbsiyon
ve sacilma katsayilarina uygun fantom hazirlandi. Bu karisimin absorbsiyon katsayisi
0.04 cm™ sagilma katsayis1 da 10 cm™''dir. Bu 6lciimler bizim icin kalibrasyon
datalarin1 olusturuyor. Kaynak ve detektor fiberlerinin ayni derecede 15181
iletememesi ya da cok ufak da olsa ayn1 komsuluga sahip farkli kaynak-detektor
ciftlerinin aralarindaki uzakliklarimin farkli olmasindan dolay1 tim kaynak ve
detektor fiberleri birbiriyle ayni 15181 tastyamamaktadir. Bu yiizden ilk 6nce iginde
inkliizyon olmayan intralipid ICG ¢6zeltisi tizerinde kalibrasyon dl¢timleri alindi. Bu
Olciimlerden sonra intralipid icine istenilen derinliklere inkliizyon yerlestirilip
tiimorlii doku taklit edildi ve bu sekilde dl¢iimler alindi. Inkliizyonun absorbsiyon ve
sacilma katsayilar1 daha dnceden belirlenmis degerde (.= 0.16 cm™, p=10 cm™)
olacak sekilde ayarlandi. iki dl¢iim arasindaki kontrast farkini absorbsiyon farki

belirliyor. Bu sayede goriintii olusturabilecek veriler elde ediliyor.

Deneylerde hazirlanan inkliizyonlar farkli ebatlarda hazirlandi. Ayrica inkliizyonlar
fantom icerisinde farkli derinliklere ve farkli konumlara konularak algoritmalarin

hassasiyetleri tespit etmek icin karsilastirma yapildi.

Olgiimler alindiktan sonra kalibrasyon asamasma gecildi. Bu asamada DOT
sistemiyle alinan Ol¢limler herhangi bir algoritmaya sokulmadan once intralipid

icinde inkliizyon olmadan alinan kalibrasyon datasina boliindii.

R = Mﬁl(,‘iim/Mkalibrasyon (62)

Bu sonug difiizyon denkleminin ¢6ziimiinde kullanilacaktir. Burada Msicim, icinde
inkliizyon varken alinan veriler, Mualibrasyon, i¢inde inkliizyon olmadan sadece
homojen karisim varken alinan verileri ifade etmektedir. Bu sekilde kaynak detektor
ciftlerini birbirine bolerek kalibre edilen veriler, fiberlerin 15181 gbnderme ve toplama

verimliliginden bagimsiz hale getirilir.

Kalibre edilen veriler geri catim algoritmalarinda kullanilarak 3 boyutlu goriintiiler

olusturuldu. Goriintii olusturma kisminda iki algoritma kullanild1 ve karsilastirildi.
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Bunlardan biri literatiirde en ¢ok kullanilan TCG algoritmast digeri de literatiirde

heniiz kullanilmayan kendi olusturdugumuz TCG-TFQMR algoritmasidir.

4.1. GORUNTU OLUSTURMA

4.1.1. Simiilasyon Verileri ile Goriintii Olusturma

Simiilasyon verilerini olusturabilmek Matlab’ta bir simiilasyon kodu yazildi. Bu kod
ile simiilasyon verileri olusturulurken yapay parcacigin pa’s1 0.16 cm™, ortamin pa’s1
0.04 cm! olacak sekilde belirlendi. Parcacik belirlenen konumlara denk gelecek
sekilde yerlestirildi. Simiilasyon verilerine herhangi bir sekilde giiriiltii eklenmedi bu
yiizden olusturulan matrisler in-vitro deney verilerine gore daha iyi kosulludurlar.

-
E15 :
N
i
0.5
0 15 2 25 0 05 1 15 2 25
X(cm) X(cm)
(@) (b)

Sekil 11: (a) Matlab’ta simiilasyonla yapay bir sekilde olusturulan gériintiidiir. (b) Bu simiilasyon
verisinin yeni geri catim algoritmasi olan TCG-TFQMR algoritmasi ile olusturulan goriintiisiidiir.

Sekil 11°deki simiilasyon verisinin koordinat sistemindeki konumlar1t Z
koordinatinda yaklasik olarak yiizeyden 8-9mm asagida, X koordinatinda da 2cm ile
2.5cm arasinda bir pargacik olacak sekilde belirlendi. Sekil 11°de (a)’ daki goriintii
MATLAB’ta olusturulan simiilasyon verisidir. Algoritma ile olusturulan goriintiiniin
bu koordinatlarda olmasi beklenir. Bu simiilasyon verilerinin geri ¢atim goriintiilerini
olusturabilmek tek algoritma kullanildi. (b)’deki goriintii de yeni algoritmamiz ile
olusturuldu. (b)’de kesikli ¢izgilerle belirlenen konum asil simiilasyon verilerinin
olmast gereken konumdur. Algoritma beklenilen koordinatlarda bir goriintii

olusmustur.
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1.5r

Z(cm)

X(cm) X(cm)

(@ (b)

Sekil 12: (a) Matlab’ta simiilasyonla yapay bir sekilde olusturulan gériintiidiir. (b) Bu simiilasyon
verisinin yeni geri ¢atim algoritmasi olan TCG-TFQMR algoritmast ile olusturulan goriintiisiidiir.

Sekil 12°deki simiilasyon verisi, koordinat sistemindeki konumlar1 Z koordinatinda
yaklasik olarak yiizeyden 2cm asagida, X koordinatinda da 2cm ile 2.5cm arasinda
bir parcacik olacak sekilde belirlendi. Aslinda X koordinat sistemindeki konumu hig
degistirmeyip sadece derinlik saglayan Z koordinat sistemindeki konumu degistirdik.
Sekil 12°de (a)’ daki goriintii simiilasyon ile olusturulmus goriintiidiir. Algoritma ile
olusturulan goriintiiniin kesikli ¢izgilerle belirtilmis olan simiilasyon goriintiisiiniin
olmas1 gereken konumda olmasi bekleniyordu. (b)’deki yeni algoritmamiz ile
olusturulmusg goriintii, simiilasyonla olusturulmus verileri dogru konumda vermesine

ragmen sekil olarak tam benzer ¢ikmamastir.

2.5 2.5
g o
E 1.5 E 1.5
= =
1 1
0.5 0.5
0 05 1 1.5 2 2.5 0O 05 1 1.5 2 2.5
X(cm) X(cm)
(a) (b)

Sekil 13: (a) Matlab’ta simiilasyonla yapay bir sekilde olusturulan goriintiidiir. (b) Bu simiilasyon
verisinin yeni geri ¢atim algoritmast olan TCG-TFQMR algoritmasi ile olugturulan goriintiisiidiir.

Sekil 13 (a)’daki simiilasyon verisi, koordinat sistemindeki konumlar1 Z
koordinatinda yaklasik olarak yiizeyden 2.5cm derinde, X koordinatinda ise Sekil 11
ve 12’deki simiilasyon verileri gibi 2cm ile 2.5¢cm arasinda bir inkliizyon olacak
sekilde olusturuldu. Simiilasyon verilerinin TCG-TFQMR algoritmasi ile olusturulan
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goriintlisiintin (b)’deki kesikli ¢izgilerle belirtilmis olan alanda olmasi bekleniyordu.
Bu simiilasyon deneyinde algoritma ile olusturulan gériintii normalde olmasi gereken
yerden ¢ok az daha yiiksekte ¢cikmistir. Bu ufak fark disinda yeni algoritmamiz
konum olarak hemen hemen dogru yerde goriintii olusturmustur.

2.5p- 2.5
5. m /| B &
N ~N
1 1 4 ‘
0.5 0.5
g 1 1.5 2 2.5 0 . 1 1.5
X(cm) X(cm)
(a) (b)

Sekil 14: (a) Matlab’ta yapay bir sekilde olusturulan ¢ift pargacik simiilasyon goriintiisiidiir. (b) Bu
cift pargacik simiilasyon verilerinin yeni geri ¢atim algoritmasi olan TCG-TFQMR algoritmasi ile

olusturulan goriintiisiidiir.

Sekil 14’te onceki diger simiilasyonlarin aksine ortamda ¢ift inkliizyon varmis gibi
bir simiilasyon verisi olusturularak yeni algoritmamizin birden fazla inkliizyona olan
hassasiyeti gézlemlenmeye ¢alisild. iki yapay inkliizyon esit derinlikte ve aralarinda
yaklasik olarak 1.2cm’lik mesafe olacak sekilde olusturuldu(Sekil 14 (a)). Sekil 14
(b), simiilasyon verilerinin yeni algoritma ile olusturulan goriintiileridir. Algoritma
ile olusturulan goriintiilerde pargaciklarin bulundugu konumlar, kesikli ¢izgilerle
belirlenmis simiilasyon verilerinin konumlart dogruluyor. Fakat goriintiiler biraz
yayilmis sekilde olustu. Bu durum goz ardi edilebilecek derecede ufak bir farktir
clinkii goriintiilerdeki inkliizyonlar dogru koordinatlarda ve dogru uzakliklarda

olusturulmustur.
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(@) (b)

Sekil 15: (a) Matlab’ta yapay bir sekilde olusturulan bir diger ¢ift pargacik simiilasyon goriintiisiidiir.
(b) Bu ¢ift parcacik simiilasyon verilerinin yeni geri ¢atim algoritmasi olan TCG-TFQMR algoritmast
ile olusturulan goriintiisiidiir.

Sekil 14°te gosterilen simiilasyon verisi gibi Sekil 15 (a)’da da ¢ift inkliizyon olacak
sekilde bir simiilasyon verisi olusturuldu. Bu simiilasyon verisi Sekil 14’teki
simiilasyon verisi ile ayn1 derinlikte fakat iki inkliizyonun aralarindaki mesafe farkli
olacak sekilde belirlendi. Bu sekilde yeni algoritmamizin inkliizyonlar arasindaki
mesafeye olan hassasiyetini gozlemlenebildi. 1ki yapay parcacigin (b)’deki
goriintiileri TCG-TFQMR algoritmamiz ile olusturuldu. Bu simiilasyon deneyinde de
derinlik bir onceki deneyle ayni tutularak sadece parcaciklarin konumlart ve
aralarindaki mesafe degistirildi. Yeni algoritmamiz ile olusturulan goriintiiler asil

olmasi gereken goriintiileri gayet diizgiin bir sekilde karsilar nitelikteydi.

4.1.2. In-vitro Deneyler Sonucu Meme Fantomlarinin Goriintiilerinin TCG ve
TCG-TFQMR Geri Catim Yontemleri ile Olusturulmasi ve Karsilastirilmasi
Simiilasyon verileriyle goriintii olusturup yeni olusturdugumuz algoritmanin
caligabilirligini gézlemledikten sonra deneysel verileri ele alarak bu sefer simiilasyon
deneylerinden farkli olarak iki algoritmay1 karsilastirabilmek i¢in ikisiyle goriintii
olusturuldu. Deneysel verileri olusturabilmek i¢in ¢cok sayida deney yapildi.
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Sekil 16: 5. kaynagin altina gelecek sekilde konulmus kiiresel inkliizyonun (a) TCG algoritmast ile
olusturulmus, (b) TCG-TFQMR algoritmas: ile olusturulmus, X ve Z koordinat diizlemine gore
goriintiisiidiir. (¢) TCG algoritmasi ile olusturulmus, (d) TCG-TFQMR algoritmasi ile olusturulmus,
X ve Y koordinat diizlemine gore goriintiisiinii ifade etmektedir.

Deneylerde 3.2.2 boliimiinde anlatildig1 gibi intralipid ve absorber olarak inkliizyon
hazirlandi. Bu deneyde tam olarak 5. kaynagin altina gelecek sekilde yaklasik olarak
Smm derinlige ¢ap1 yaklasik olarak Smm olarak kiiresel bir inkliizyon yerlestirildi ve
alman verilerle goriintiisii olusturuldu. Sekil 16 (a) ve (c), TCG algoritmasiyla
olusturulmus goriintiidiir ve kesikli ¢izgilerle asil olmasi gereken konumda
olusturulmustur. Sekil 16 (b) ve (d) ise TCG-TFQMR algoritmasiyla
olusturulmustur. TCG ve TCG-TFQMR algoritmalar1 ile olusturulan bu intralipid

deney goriintiilerinin hemen hemen ayn1 oldugunu gézlemlendi.
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Sekil 17: 46. kaynagin altina gelecek sekilde konulmus kiiresel inkliizyonun (a) TCG algoritmasi ile
olusturulmus, (b) TCG-TFQMR algoritmas: ile olusturulmus, X ve Z koordinat diizlemine gore
goriintiisiidiir. (¢) TCG algoritmasi ile olusturulmus, (d) TCG-TFQMR algoritmasi ile olugturulmus,
X ve Y koordinat diizlemine gore goriintiistinii ifade etmektedir.

Bu deneyde de 5.kaynak deneyinde uygulanan prosediirlerin aynist uygulandi. Fakat
burada 46. kaynagin altina gelecek sekilde yaklasik olarak Smm derinlige kesikli
cizgilerle belirlenen alana bir inkliizyon yerlestirildi ve alinan verilerle goriintiisii
olusturuldu. Sekil 17 (a) ve (c), TCG algoritmastyla olusturulmustur. Sekil 17 (b) ve
(d) ise TCG-TFQMR algoritmasiyla olusturulmustur. TCG ve TCG-TFQMR

algoritmalari ile benzer goriintiilerin olustugunu goézlemlendi.
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Sekil 18: Farkli ebatlara sahip silindir seklindeki ¢ift inkliizyonlarin (a) TCG algoritmasi ile
olusturulmus, (b) TCG-TFQMR algoritmas: ile olusturulmus, X ve Z koordinat diizlemine gore
goriintiisiidiir. (¢) TCG algoritmasi ile olusturulmus, (d) TCG-TFQMR algoritmasi ile olusturulmus,
X ve Y koordinat diizlemine gore goriintiistinii ifade etmektedir.

Bu intralipid deneyinde fantom igerisine ¢ift inkliizyon koyulup veri alindi ve
goriintiileri olusturuldu. Inkliizyonlar yaklasik olarak 7-9mm derinlige ve aralarinda
yaklasik olarak 1cm uzalik olacak sekilde yerlestirildi. Inkliizyonlar farkli ebatlarda
tasarlandi. Kiigiik olanin ¢ap1 yaklasik olarak Smm iken biiyiik olanin ¢ap1 yaklasik
olarak 8mmdir. Iki silindirik inkliizyon ¢ok az bir fark olmasma ragmen hemen
hemen ayni ylikseklikte olacak sekilde yerlestirildi. Sekil 18(a) ve (c), bu
inkliizyonlarin TCG algoritmasiyla olusturulmus goriintiileridir. (b) ve (d) ise TCG-
TFQMR algoritmasiyla olusturulmus gériintiileridir. iki algoritmanin tek inkliizyon

icin olusturdugu goriintiiler karsilastirildiktan sonra bu sefer iki algoritmanin
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yaklasik olarak tek inkliizyon deneylerindeki derinlikle ayni derinlige konulan iki
inkliizyon i¢in olusturduklari goriintiiler karsilastirildi. Bu deneyde de TCG ve TCG-

TFQMR algoritmalarin neredeyse ayn1 goriintiileri olusturdugunu gézlemlendi.

250

150 ] 200
RGB Table 0

100

50

X(cm) X(cm)

(a) (b)

Sekil 19: Yiizeyden yaklasik olarak lcm ile 1.5cm arasindaki derinlige konulmus silindir seklindeki
inkliizyonun (a) TCG algoritmasi ile olusturulmus, (b) TCG-TFQMR algoritmasi ile olusturulmus, X
ve Z koordinat diizlemine gore goriintiisinti ifade etmektedir.

Intralipid deneylerinde derinlik kontrolii yapabilmek igin inkliizyon diger deneylere
kiyasla biraz daha derine yerlestirildi. Bunun i¢in yapilan ilk deneyde tek bir
inkliizyon yaklasik 15 mm derinlige konuldu. Sekil 19(a), TCG algoritmasiyla
olusturulmus tek inkliizyon deneyinin gorlntisiidiir. (b)’deki gorintii de TCG-
TFQMR algoritmasiyla olusturulmustur. TCG algoritmas: kullanilarak olusturulan
goriintiide inkllizyon istenilen derinlikte olmamasina ragmen TCG-TFQMR
algoritmasiyla olusturulan goriintiide inkliizyonun derinliginin asil olmasi gereken

yerde oldugu gozlemlendi.
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Sekil 20: Farkli ebatlara sahip silindir seklindeki ¢ift par¢acigin (a) TCG algoritmasi ile olusturulmus
(b) TCG-TFQMR algoritmasi ile olusturulmusg, X ve Z koordinat diizlemine goére goriintiisiidiir. (c)
TCG algoritmasi ile olusturulmus, (d) TCG-TFQMR algoritmast ile olusturulmus, X ve Y koordinat
diizlemine gore goriintiisiinti ifade etmektedir.

Ikinci deneyde ise iki inkliizyon 7-9 mm derinlige aralarinda 1 cm uzaklik olacak
sekilde intralipid tankina yerlestirildiler. Inkliizyonlardan birinin ¢ap1 yaklasik olarak
Smm iken digerinin c¢apt yaklasik olarak 8mmdir. Sekil 20 (a) ve (c), bu
inkliizyonlarin TCG algoritmasiyla olusturulmus goriintiileridir. (b) ve (d) ise TCG-
TFQMR algoritmasiyla olusturulmus goriintiileridir. Bu deneyde de algoritmalar ile
olusturulan  goriintillerde TCG  algoritmasinin istenilen derinlikte — goriintii
olusturmadigi ve inkliizyonlar1 ayiramadigi ama TCG-TFQMR algoritmasinin
istenilen derinlikte ve mesafede goriintli olusturdugu ve goriintiileri net bir sekilde
ayirdigr gozlemlendi.

Ayni deney verileri kullanilarak sadece TFQMR algoritmas ile geri ¢atim yaparak
goriintli olusturuldu. TFQMR algoritmasi ile TCG-TFQMR algoritmasi arasindaki
hassasiyet farkin1 ve ayni1 zamanda iki algoritma arasindaki ¢6zme siiresi farkini
gozlemleyebilmek i¢in ayni deney verileri kullanilarak goriintli olusturuldu.

41



200 250

Z{cm)
150
RGE Table O

100

50

I I A
0 1 X(cm) 2

(a)

150 200 250
RGB Table 0

100

50

1
X(cm) X(cm)

(©) (d)
Sekil 21: (a) TFQMR algoritmasi ile olugturulmus, (b) TCG-TFQMR algoritmast ile olusturulmus, X
ve Z koordinat diizlemine gore goriintidiir. (¢) TFQMR algoritmasi ile olusturulmus (d) TCG-
TFQMR algoritmasi ile olusturulmus, X ve Y koordinat diizlemine gore goriintiisiinii ifade
etmektedir.

TFQMR algoritmasinin olusturdugu goriintii ile TCG-TFQMR algoritmasinin
olusturdugu goriintii arasinda goz ile ayirt edilemeyecek derece ufak bir fark disinda
belirgin bir fark gézlemlenmedi. iki algoritma ile diizgiin gériintiiler olusturulabildi.
Fakat iki algoritmanin ¢dziim siireleri arasinda biiyiik bir fark oldugu goriildii (Tablo
3).

Tablo 3. Sekil 20 ve 21’deki gériintiler olusturulurken geri ¢catim tekniklerinin ¢ézime ulasma

sureleri
Geri Catim Algoritmalari Coziim Siireleri
TCG 0.500966 sn.
TFQMR 14.252529 sn.
TCG-TFQMR 10,749801 sn.
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S.TARTISMA

Globocan verilerine gore, diinyada kadimnlar arasinda en yaygin kanser tiiri meme
kanseridir ve kadinlar arasinda en fazla Olim orami son verilere gore meme
kanserinden kaynaklandig1 agiklanmistir. Meme kanseri aslinda 6ltimciil bir kanser
tiiri olmayabilir fakat bunun icin erken teshis ¢ok onemlidir. Erken teshis ic¢in
bircok yontem ve sistem vardir. En c¢ok kullanilan yontemler mamografi ve
ultrasondur. Ama mamografinin ve ultrasonun kendine 6zgli dezavantajlari
mevcuttur. Ornegin, mamografi o6zellikle 50 yas altindaki kadinlarim meme
yapisindan dolay1 ¢ok fazla negatif hata oranina sahiptir (Salzmann, Kerlikowske ve
ark. 1997). Ayrica ultrason ve mamografi kalsifikasyonlar, benign ve malign

tiimorler arasinda ayrim yapamamaktadir.

Bu sistemlere yardimci olacak difiiz optik tomografi sistemi caligmalar
yapilmaktadir. Difiiz optik tomografi sistemlerinde kullanilan 15181n dalga boyu 700-

900nm arasinda oldugu i¢in hastalara herhangi bir zarar verilmiyor.

Bizim kullandigimiz difiiz optik tomografi sistemi geri yansima geometrisinde
calismaktadir. Bu geometride kaynaktan ¢ikan fotonlar doku veya benzeri bir yapiya
girdikten sonra sacilmalara ugrayip geri yansiyarak detektorler tarafindan toplanir ve
sistem ile elektriksel sinyale doOniistiiriiliip geri ¢atim algoritmalarinda

kullanilabilecek verilere doniistiirtiliir.

Gelistirdigimiz sistemimiz literatiirde over-determined sistem diye gecen bir matris
sistemidir. Bu sistemin over-determined olmasinin sebebi 2401 O&lgiim verimize
kiyasla 2250 vokselimizin bulunmasidir yani 6l¢iim sayimiz bilinmeyen sayimizdan
fazla ise bu sistem over-determined bir sistem olur. Literatiirde difiiz optik tomografi
sistemlerinde genellikle bu sistemin tam tersi olan under-determined sistemler
kullanilmistir. Bizim sistemimiz over-determined olarak tasarlanmis(Lord, Sen ve
ark. 1990) olup bu sistemlerin matrisleri “ill-conditioned” olarak ifade edilen
matrisler olup, standart ¢dziimleri mevcut degildir. Ister under-determined isterse
over-determined olsun lineer denklem sistemlerini ¢6zerken ill-conditioned matrisler,
¢ozlimiiniin bulunmasini olduk¢a zorlagtirmaktadir. Bu yiizden en uygun geri ¢atim
teknigini secebilmek i¢in farkli geri ¢catim teknikleri kullanarak goriintiiler olusturduk

ve onlar1 karsilagtirdik.
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Difiiz optik tomografi sisteminde kullanilan ¢ok fazla sayida geri ¢atim algoritmasi
mevcut fakat bir dnceki ¢aligmalarimiz sonucunda bir alt uzay algoritmasi olan TCG
algoritmasinin cebirsel algoritmalara kiyasla sistemimiz i¢in en uygun algoritma
olduguna karar verilmisti. Bu algoritmanin da bazi belli sorunlari nedeniyle
algoritmanin gelistirilmesine karar verildi. Bu yiizden sonraki ¢aligmalarimizda hep
TCG algoritmasimnin modifiye edilip gelistirilmesi {izerine yogunlasildi. TCG
algoritmasi bliyiik sparse, singular ve pozitif tanimli sistemler i¢in olduk¢a gii¢lii ve
kullanigli bir algoritma olmasma karsin bu algoritmaninda kendine has bazi
dezavantajlart mevcuttur. TCG algoritmasinin en 6nemli dezavantajlar1 diizensiz
konverjans yapmasi ve ¢ozlime ulagmak i¢in kullanilan vektorleri bulabilmek igin
agirlik matrisinin transpozuna ihtiyag duymasidir. Freund ve Nachtigal diizensiz
konverjans problemini ¢ozebilmek i¢cin QMR metodunu 6ne silirmiislerdir(Freund
and Nachtigal 1991; Freund 1993). Bu metot ile TCG algoritmasimin diizensiz
konverjans problemini ¢ozmiislerdir. Fakat QMR metotta ¢oziime ulasabilmek i¢in
bazi sistemlerde dezavantaj teskil eden agirlik matrisinin tersine ihtiya¢ duyar. Hatta
ek olarak bu metot TCG algoritmasina gore oldukca yavas calisir. Bu yiizden Freund
TFMQR algoritmasin1 ileri siirmiig(Freund 1993). Bu algoritma QMR
algoritmasindan daha hizli ¢alisiyor ve ¢oziime ulagabilmek ic¢in agirlik matrisinin
tersine ihtiya¢ duymuyor. Boylece TCG’ ye alternatif bir yontem olarak TFQMR
kullanilabilir. Fakat TFQMR algoritmas1 TCG’nin diizensiz konverjans probleminin
ve agirlik matrisinin tersinin alinmasi probleminin iistesinden gelse bile TCG’den
daha yavas calistyor. Bundan dolayr sunulan tez calismasinda bu iki giiclii
algoritmayr birlestirerek yeni bir algoritma gelistirdik. Boylece TFQMR
algoritmasinin ¢6ziime ulasma siirecinde yasadigimiz zaman kaybi1 bir miktar

azaltilmis oldu (Tablo 3).

Yeni olusturdugumuz algoritmamizin TCG algoritmasina gore daha iyi sonuclar
vermesi yoOniindeki beklentilerimizi intralipid deney sonuglarimiz ile desteklendi.
Yiizeysel goriintiilerde ¢ok fazla bir fark olmamasina karsin inkliizyonlar daha derine
yerlestirildigi zaman iki algoritma arasindaki gorlintileme farkin1  yeni

algoritmamizin goriintiileme giicii kanitlar nitelikteydi.

Ayrica bu ¢alismada iterasyon sayisi tamamen otomatik olarak gézlemden bagimsiz

bir sekilde belirlendi. Boylece gozleme dayali sekilde olusturulacak goriintiilerden
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daha verimli, hizli ve hassas bir sekilde goriintii olusturuldu. Literatiirde iterasyon
sayisinin belirlenmesi i¢in belli basl algoritmalar kullaniliyor. Bunlar arasindan L-
Curve (Hansen 1992; Hansen and O'Leary 1993) en yaygin kullanima sahip bir
metottur. L-Curve metot bir¢cok geri catim algoritmasinda kullanilmaktadir. Fakat
sistemimize uyguladigimizda iyi sonuglar elde edilmedi bu yiizden farkli bir
iterasyon sayist belirleme algoritmasina ihtiyag duyuldu. Bu asamada CNR
kullanarak sistemimize daha uygun bir algoritma gelistirildi. Bu algoritma ile her ne
kadar iterasyon sayimiz nicel olarak belirlenebilse de algoritma belirli bir iterasyon
sayist araliginda caligtirilldigi icin bu araligin digina ¢ikildigi zaman cok verimli
sonuclar elde edilemedigi gozlemlendi. Sekil 22°de, Sekil 10’daki deney verilerinin
goriintlisii  elde edilirken 0-50 ile smirlandirilan iterasyon sayist 0-300 ile
sinirlandirildi. Bu grafikten de anlasilacagi lizere iterasyon sayisinin uygun degerler
arasinda sinirlandirilmasi  biiylik bir Oneme sahiptir. Bu yiizden ilerleyen
calismalarda bu algoritmay1 gelistirme konusu ele alinarak algoritmanin eksik olan

bu yoniinii giderebilmeyi diisiiniiyoruz.

24
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CNR SAYISAL DEGERI

o]
W I26

6 1 1 1 1 1
0 a0 100 150 200 240 300

ITERASYON SAYISI

Sekil 22: Kontrast giiriiltii oran1 sayisal degerinin iterasyon sayisi ile iligkisi

Bu caligma ile hem otomatik olarak iterasyon sayisi belirlendi hem de geri catim
algoritmamiz, kullandigimiz DOT sistemimize uygun bir bi¢cimde diizenlendi.
Bundan sonraki agsamada, hem iterasyon sayisini otomatik olarak belirleyen
algoritma iizerinde belirli degisiklikler yaparak algoritmanin gelistirilmesi, hem de
sistemimizin yapisini degistirerek olusturulan goriintiilerin kalitesinin arttirilmasi ve

daha derindeki inkliizyonlarin goériintiilerinin olusturulabilmesi amaglaniyor.
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6.SONUCLAR ve ONERILER

Simiilasyon deneyleri i¢in olusturdugumuz simiilasyon verilerinde kullanilan
matrislerin ill-condition katsayilari, intralipid deneylerinden alinan verilerle
olusturulan matrislerin ill-condition katsayilarina kiyasla 1’e daha yakin oldugu
biliniyordu. Bu da simiilasyon verilerinin intralipid verilerine gore daha saglikli
matrislere sahip oldugunu ve bu ylizden ¢oziimlerinin daha iyi yapilabildigini
gosterir. Bu yiizden simiilasyon deney goriintiileri intralipid deney goriintiilerine

gore ger¢ek konumlarinda ve boyutlarinda goriintiilendi.

Simiilasyon deneyleri her ne kadar gercek meme dokusunu karsilamasa da bize yeni
olusturdugumuz algoritmanin ¢alisip c¢alismadigi hakkinda bilgi vermis oldu.
Simiilasyon deneyleri ile ayn1 zamanda iterasyon sayisini otomatik olarak belirleme
algoritmasinin c¢alistigi gozlemlenebildi. Zaten simiilasyon deneylerini intralipid
deneylerinden Once yapmamizin amacit da yeni geri catim algoritmamizin ve
iterasyon sayisini  belirleme algoritmamizin diizgiin bir sekilde ¢alistigini

gozlemleyebilmekti.

Yapilan simiilasyon deneylerinde TCG-TFQMR algoritmamizin derine gidildikge
gercek goriintiiden az da olsa uzaklastigi fakat bu farkin goz ardi edilebilecek kadar
az oldugu gozlemlenmis oldu. Simiilasyon deneyleri ile tecriibe ettigimiz yeni
algoritmamizin gegerliligini pekistirebilmek i¢in intralipid deneyleri yaparak, yeni
algoritmamizi, meme dokusuna benzer bir dokuda deneme karar1 aldik ve TCG ile
TCG-TFQMR  algoritmalarinin  olusturdugu intralipid deney goriintiilerini

karsilastirarak yeni algoritmamizin yetkinlik alaninin gozlemlenmesi amaclandi.

Intralipid deneylerinde ilk énce TCG ve TCG-TFQMR algoritmalarinin, inkliizyonun
konumunun tespitinde ne kadar dogru sonu¢ verdigini gorebilmek igin belirli
kaynaklar altina denk gelecek sekilde inkliizyon yerlestirildi. Bu deneylerin
sonucuna gore iki algoritmanin olusturdugu goriintiiler arasinda kayda deger bir fark
olmadig1 goriildii. Boylece yeni algoritmanin, TCG algoritmasinin bize sagladig

konum bilgisindeki hassasiyeti saglayabildigi gozlemlenmis oldu.

Yeni algoritmamizin konum tespitindeki roliinii gézlemledikten sonra intralipid i¢ine

¢ift inkliizyon konuldugu zaman bu inkliizyonlar1 ayirabilme giiciinii 6grenebilmek
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icin ¢ift inkliizyon deneyi yapildi. Bu deneyde de TCG algoritmast ile yeni
algoritmamizin olusturdugu goriintiilere baktigimiz zaman iki algoritmaninda benzer
goriintliler olusturdugu goriildii. Boylece yeni algoritmamizin birden fazla parcacigi
ayirabilme giiciiniin TCG algoritmasinin ayirabilme giiciine es degerde olduguna

karar verildi.

Yeni algoritmanin bu konudaki hassasiyetini belirledikten sonra derinlik tespitindeki
hassasiyetini belirlemek i¢in ilk deneylere gore inkliizyon daha derine koyuldu ve
Olctim alindi. Bu deney ¢ok 6nemli bir seyi fark etmemizi sagladi. TCG algoritmasi
ile olusturulan goriintiide derine konulmus bir inkliizyon dogru konumda degil iken
TCG-TFQMR algoritmasi tam istenilen yerde bir goriintii olusturdu. Boylece yeni

algoritmamizin TCG algoritmasina gore bir listiinliigii oldugunu gézlemlemis olduk.

Daha sonra derinde cift inkliizyon deneyi yapildi. Bu deneyde ilk ¢ift inkliizyon
deneyine gore inkliizyonlar daha derine indirildi ve aralarindaki mesafe azaltilarak
yeni algoritmamizin hem derinlik hem de inkliizyonlar1 ayirabilme hassasiyeti
gozlemlenmek istendi. Iki algoritma ile olusturulan goriintiileri karsilastirdigimiz
zaman TCG algoritmasinin derine konulmus ¢ift inkliizyonu ayiramadigini bu karsin

TCG-TFQMR algoritmasinin derindeki ¢ift inkliizyonlar1 ayirabildigi gézlemlendi.

TCG-TFQMR algoritmasinin, TCG algoritmasina olan {stinligiini kanitladiktan
sontra TFQMR algoritmasiin lineer bir denklemi ¢6ziime ulastirma siiresinde
yasanan zaman kaybini gdzlemleyebilmek i¢in derinde ¢ift inkliizyon deneyinin
verilerini  kullanarak TFQMR algoritmas1 ile goriinti olusturuldu. TFQMR
algoritmasinin olusturdugu goriintii ile TCG-TFQMR algoritmasimin olusturdugu
goriintii arasinda gozle goriiliir bir fark olmadig1 gézlemlendi. Daha sonra bu in-vitro
deneyi icin TCG, TFQMR, TCG-TFQMR algoritmalarinin ¢ézme siireleri
karsilagtirildi. TCG algoritmasinin diger algoritmalara gore ¢ok hizli oldugu zaten
biliniyordu. Fakat TFQMR ve TCG-TFQMR algoritmalarinin hizlar1 karsilastirildigi
zaman suan ki mevcut sistemimiz i¢cin TCG-TFQMR algoritmasinin TFQMR

algoritmasina gore daha hizli ¢dzlime ulastig1 gdzlemlendi.

Bu deneyler esliginde yeni algoritmamiz olan TCG-TFQMR, TCG algoritmasiyla
olusturdugumuz goriintiileri ayn1 kalitede olustururken ayn1 zamanda TCG

algoritmasinin diizgiin olarak olusturamadigi goriintiileri de oldukca net ve diizgiin
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bir sekilde olusturabildigi ve TFQMR algoritmasindan hizli ¢alistigi gozlemlenmis
oldu. Boylece yeni algoritmamizin, TCG algoritmasina gore derindeki inkliizyonlarin
konumlarin1 belirlemede daha iyi oldugu ve ayni zamanda daha iyi ¢Oziniirliige

sahip oldugu gosterildi.

Ayrica biitlin goriintiilerin iterasyon sayisi, yeni iterasyon sayist belirleme
algoritmamuz ile belirlenerek goriintii olusturuldu. iterasyon sayisin1 otomatik olarak

belirleme algoritmamizin gayet iyi ¢alistig1 bu deneyler ile de desteklenmis oldu.
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