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OZET

Amac: LED (light emitting diode) - Fotodiyot difiiz optik tomografi (DOT) sistemi ile
inkliizyon igeren meme fantomlar {izerinden alinan 6l¢iimlerden sonra 6lglim verilerini
geri ¢atim algoritmasinda kullanarak tomogrofik goriintiileri olusturmak ve sistemin

inkliizyonlarin ¢ap ve derinlik degisimine olan duyarliligini incelemektir.

Yontem: Bu calismada, LED-Fotodiyot DOT sistemi kalibrasyonunu saglamak icin
oncelikle sistem tarafindan alinan Slglimlerde farkli LED 151k seviyelerinin kullanildigi
durumda fotodiyot tarafindan alinan 6l¢iim degerleri 6l¢lim parametrelerinden bagimsiz
hale getirildi. Ayn1 komsuluk igerisinde bulunan dedektorlerin 6l¢iim degerleri tizerinde
diizeltmeler yapilarak sistemin donanimsal kalibrasyonu tamamlandi. Hazirlanan meme
fantomlarinda 15181n indirgenmis sagilma katsayist us” = 10 cm™, absorpsiyon katsayisi
ise pa = 0.04 cm™ olacak sekilde karisim oranlari belirlendi. LED-Fotodiyot DOT sistemi
ile iginde timor benzeri kiiresel inkliizyonlarin oldugu meme fantomlari iizerinde
Ol¢iimler alindi. Alinan Sl¢tim verileri kullanilarak olusturulan tomografik goriintiilerdeki

inkliizyonun boyutu ve derinligi ger¢ek boyutuna ve derinligine bagli olarak incelendi.

Bulgular: Siirekli modda 151k yayan (CW) LED-Fotodiyot DOT sisteminin hazirlanan
inkliizyonlarin gergek cap bilgisini farkli derinliklerde dogru bir sekilde saptayabildigini
degerlendirmek igin iki farkli In vitro deney diizenegi hazirlandi. Ol¢iim sonuglarina ait
veriler kullanilarak geri-¢catim algoritmasinda olusturulan gorseller degerlendirildi. CW
LED-Fotodiyot DOT sisteminin farkli ¢aplara sahip inkliizyonlarin derinliklerini ve

caplarin1 dogru olarak goriintiiledigi gosterildi.

Sonu¢: CW LED-Fotodiyot DOT sistemi, meme fantomu deneylerinde inkliizyon
derinliklerini ve boyutlarin1 klinik ¢alisma sinirlar1 i¢inde dogru bir sekilde belirledi.
Sonuglar sistemin meme kanseri hastalarinda neoadjuvan kemoterapide tedavi etkinligini
in-vivo ve gergek zamanli olarak degerlendirme calismalarina baslamak i¢in uygun

oldugunu gosterdi.

Anahtar Kelimeler: difiiz optik tomografi, doku fantomu, geri-catim algoritmasi, sistem

kalibrasyonu, meme kanseri



ABSTRACT

Objective: This study aims to create tomographic images from measurement data
obtained from breast phantoms with inclusions using a light-emitting diode (LED)-
photodiode diffuse optical tomography (DOT) system. Additionally, the study aims to
evaluate the LED-Photodiode DOT system's sensitivity to changes in the diameter and

depth of the inclusions.

Method: In this study, to ensure the calibration of the LED-Photodiode DOT system, the
measurement values obtained by the system were made independent of the different LED
light levels and the photodiode's light collection durations used. The hardware calibration
of the system was completed by making corrections to the measurement values of
detectors located in the same vicinity. In the prepared breast phantoms, the mixture ratios
were set to achieve a reduced scattering coefficient (us' = 10 cm™) and an absorption
coefficient (na = 0.04 cm™). Measurements were taken on breast phantoms containing
tumor-like spherical inclusions using the LED-Photodiode DOT system. The
measurement data was used to generate tomographic images, and the size and depth of the

inclusions in these images were analyzed relative to their actual sizes and depths.

Findings: To evaluate the continuous wave (CW) LED-Photodiode DOT system's
accuracy in detecting the actual diameter of the prepared inclusions at various depths, two
different in-vitro experimental setups were prepared. The images generated by the back-
projection algorithm using the measurement data were evaluated. It was demonstrated that
the CW LED-Photodiode DOT system accurately imaged the depths and diameters of

inclusions with varying diameters.

Conclusion: The CW LED-Photodiode DOT system accurately determined the depths
and sizes of inclusions within clinical study limits in breast phantom experiments. The
results suggest that the system is suitable for initiating in-vivo and real-time studies to

evaluate treatment efficacy in neoadjuvant chemotherapy for breast cancer patients.

Key words: diffuse optical tomography, tissue phantom, reconstruction algorithm, system

calibration, breast cancer



ICINDEKILER

OZET

ABSTRACT

TABLOLAR DiZIiNi
SEKILLER DIiZiNi

SIMGELER ve KISALTMALAR
1. GIRiS

2. GENEL BILGILER
2.1. Meme Kanseri
2.2. NAK tedavisinde Tam Patolojik Yanit1 Belirlemede Kullanilan Y6ntemler
2.3. Dokunun Optiksel Ozellikleri
2.3.1. Sagilma
2.3.2. Absorpsiyon
2.4. Goriintiileme Tekniklerinde Kullanilan Doku Fantom Ozellikleri
2.5. Difiiz Optik Tomografi Sistemi
2.5.1. Optik Tomografi Sistemlerinin Caligma Modlar1
2.6. Isik-Doku Etkilesimini Modelleyen Matematiksel Denklemler
2.6.1. Radyatif Enerji Transfer Denklemi (RTE)
2.6.2. Difiizyon Denklemi
2.7. Geri-Catim Algoritmalari

2.8. Monte Carlo Simiilasyonu

3. GEREC ve YONTEM
3.1. LED-Fotodiyot Difiiz Optik Tomografi Sistemi
3.2. LED-Fotodiyot Optik Tomografi Sistemi Kalibrasyon Metodu
3.2.1. Sistem Parametreleri Kalibrasyonu

3.2.2. Donanimsal Kalibrasyon

Vi

0 0 O w w

10
11
12
14
15
15
15
17
18

20
20
22
27
29



3.3. In vitro Deney Prosediirii
3.3.1 Inkliizyonlarin Hazirlanms:
3.3.2 S1vi Meme Fantomunun Hazirlanmasi ve Uzerinde Olgiim alinmasi
3.3.3 Kuyruk Yag1 meme fantomunun hazirlanmasi ve 6lgiimlerin alinmasi
3.4. Monte Carlo Simiilasyonu
3.5. Geri-Catim Teknikleri

4. BULGULAR
4.1. Stvi Meme Fantomu Deney Sonuglari

4.2. Kuyruk Yagi Deney Sonuglari
5. TARTISMA
6. SONUC ve ONERILER
KAYNAKLAR

OZGECMIS

33
33
33

38
41

44
44
50

54

58

59

64



TABLOLAR DiZiNi

Tablo 2. 1. Diinya'da 2020 yilinda edilmis, kadinlarda en sik goriilen kanser tiirleri

insidans ve 6liim oranlari. 4
Tablo 3.1. Sistem igerisinde bulunan 15 komsuluga ait bilgiler. 23
Tablo 3.2. LED-fotodiyot DOT sistemi ¢alisma parametreleri. 26
Tablo 3.3. ClinOleic yag emiilsiyonun madde igerigi. 34

Tablo 4.1. 8 mm capindaki inkliizyonun ger¢ek derinlik-cap ve Olgiilen derinlik-cap
bilgileri. 46
Tablo 4.2. 10 mm ¢apindaki inkliizyonun ger¢ek derinlik-¢cap ve Olgiilen derinlik-¢ap
bilgileri. 47
Tablo 4.3. 18 mm ¢apindaki inkliizyonun ger¢ek derinlik-cap ve Olgiilen derinlik-cap
bilgileri. 49
Tablo 4.4. 15 mm ¢apindaki inkliizyonun ger¢ek derinlik-¢cap ve Olgiilen derinlik-¢ap
bilgileri. 51
Tablo 4.5. 20 mm ¢apindaki inkliizyonun ger¢ek derinlik-cap ve Olgiilen derinlik-cap
bilgileri. 53



SEKILLER DIZiNi

Sekil 2. 1. Meme anatomisi. 4
Sekil 2. 2. Kanser hiicresinde gelisen anjiyogenez olayi. 5
Sekil 2. 3. Diffiiz Optik Tomografi sistemlerinin farkli calisma modlari. 14
Sekil 3. 1. LED spektrumlart. 21
Sekil 3. 2. CW LED-Fotodiyot Difiiz Optik Tomografi Sistemi. 21
Sekil 3. 3. CW LED-Fotodiyot Difliz Optik Tomografi Sistemi arayiizii. 22
Sekil 3.4. LED-Fotodiyot DOT sistemine ait sematik gosterimi. 23

Sekil 3. 5. 4. komsulukta bulunan dedektorlerden okunan ortalama 151k siddeti degerinin
ADC parametrelerine bagli degisimi. 24

Sekil 3. 6. 3. komsulukta bulunan dedektdrlerden okunan ortalama 151k siddeti degerinin

integrasyon zamani parametrelerine bagli degisimi. 25

Sekil 3. 7. LED-Fotodiyot DOT sistemi ile 730 nm ve 850 nm dalga boyunda alinan dl¢iim
sonucu 4. komsulukta bulunan dedektorlerden okunan ortalama 1s1k siddeti degerinin LL

parametrelerine bagl degisimi. 26

Sekil 3. 8. Sistem parametrelerinin degisiminden kaynaklanan hatalar diizeltilmeden 6nce
ayn1 komsuluk igerisindeki dedektdr okumalarinin 151k siddeti seviyesine gore degisimi.
27

Sekil 3. 9. Ayn1 komsuluk igerisindeki dedektorlerin farkli LL degerlerinde olgtiikleri
ortalama 151k siddeti degerlerinin Olgiim parametrelerine (Int.Time, LL) ve Ol¢iim
parametrelerine ait kalibrasyon katsayilarina boliindiikten sonra elde edilen degisim

grafigi. 28

Vi



Sekil 3. 10. Donanimsal diizeltmeler yapilmadan once ayni komsuluk igerisindeki

dedektorlerin ol¢tiigii 151k siddeti degerlerine ait grafikler. 30

Sekil 3. 11. Ayn1 komsuluk icerisindeki dedektér okumalarinin, dedektorlerin olgtiigi
ortalama 151k siddeti degerine boliindiikten sonra elde edilen komsuluk kalibrasyon

katsay1 egrileri. 31

Sekil 3. 12. Komsuluk diizeltmesi yapildiktan sonra ayni komsulukta bulunan

dedektorlerin 6l¢tiigii 151k siddetine ait grafikler. 31

Sekil 3. 13. Komgsuluk diizeltmesi yapildiktan sonra ayni komsulukta bulunan
dedektorlerin 730 nm Slgtiigi 151k siddetine ait grafikler. 32

Sekil 3. 14. Deneyde kullanilmak tizere farkli boyutlarda hazirlanan dalak parcalari. 33
Sekil 3. 15. S1v1 fantom i¢in hazirlanan deney diizenegi. 35

Sekil 3. 16. Siv1 fantom igerisinde inkliizyon 6l¢iimleri i¢in hazirlanan deney diizenegi.

36
Sekil 3. 17. Kuyruk yag: deneyine ait gorseller. 37

Sekil 3. 18. Kuyruk yag1 i¢erisinde inkliizyon yapilarinin saptanmasina yonelik hazirlanan

deney diizenegi. 38
Sekil 3. 19. Kaynak-dedektor konumlarinin Monte Carlo simiilasyon ¢iktilari. 40

Sekil 4. 1. 8 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim

sonucu olusturulan gorseller. 45

Sekil 4. 2. 8 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6lgiim

sonucu olusturulan gorseller. 45

Sekil 4. 3. 10 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim

sonucu olusturulan gorseller. 46

vii



Sekil 4. 4. 10 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan dlgiim

sonucu olusturulan gorseller. 47

Sekil 4. 5. 18 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢tiim

sonucu olusturulan gorseller. 48

Sekil 4. 6. 18 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan dlgiim

sonucu olusturulan gorseller. 49

Sekil 4. 7. 15 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6lgiim

sonucu olusturulan gorseller. 50

Sekil 4. 8. 15 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan dlgiim

sonucu olusturulan gorseller. o1

Sekil 4. 9. 20 mm ¢apindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6lgiim

sonucu olusturulan gorseller. 52

Sekil 4. 10. 20 mm capindaki inkliizyona ait LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan dlgiim

sonucu olusturulan gorseller. 53

viii



BT

Cw

DOT

FD

HbO:?

Hb

HbT

Int.Time

ICG

LL

LED

MRG

MBL

MC

NAK

NIR

pTY

PET

PMT

SIMGELER ve KISALTMALAR

: Bilgisayarli Tomografi
. Siirekli Dalga
: Difiiz Optik Tomografi
: Frekans Tabanl
: Oksihemoglobin
: Deoksihemoglobin
: Toplam Hemoglobin
:Integrasyon Zamani
: Indosiyanin Yesili
: Isik Siddeti Seviyesi
: Light Emitting Diode
: Manyetik Rezonans Goriintiileme
: Diisiik Frekans
: Monte Carlo
: Neoadjuvan Kemoterapi
: Yakin Kizilotesi Bolge
: Patolojik Tam Yanit
: Pozitron Emisyon Tomografisi

: Fotomultiplier Tiip



POM

RTE

TD

TFQMR

QMR

: Poliformaldehit

: Radyatif Enerji Transfer Denklemi

: Zaman Tabanh

: Transpozsuz Kismi Minimum Rezidiiel

: Kismi Minimum Rezidiel



1. GIRIS

Kas ve sinir hiicreleri hari¢ boliinebilme yetenegine sahip olan saglikli hiicreler, dlen
hiicrelerin yerini doldurabilmek ve hasarli dokularin onarilmasi amaciyla béliinebilme

yetenegine sahiptir ancak bu yetenekleri sinirhidir.

Kanser hiicreleri ise kontrolsiiz bir sekilde boliinme 6zelligi gosterdigi i¢in ¢ok hizli bir
sekilde cogalmaya ve birikerek kitleleri olusturmaya baglar. Kanser hiicreleri bu hizl
biiylime ve ¢ogalma karsisinda oksijen ve besin ihtiyaclarini giderebilmek ve yeni kan
damarlar1 olusturmak i¢in saglikli hiicreleri uyararak anjiyogenezi baslatir. Bu
damarlanma siireci dogrultusunda daha hizli biiylime ve kan - lenf dolasimi araciligiyla

viicudun diger bolgelerine dagilarak metastaz yapma egilimi gosterir.

Kadinlarda en sik goriilen kanser tiirii olan meme kanseri siit kanallarinda bulunan siit
tiretiminden sorumlu hiicrelerin  kontrolsiiz bir bigcimde ¢ogalmasi ile meydana

gelmektedir.

Neoadjuvan kemoterapi (NAK) ilk teshis edildiginde ameliyatla alinamayacak kadar
biiyiik olan kanserleri tedavi etmek icin meme kanseri hastalarina uygulanan standart bir
tedavi prosediiriidiir. Tedavi sonucunda patolojik tam yanit (pTY) elde eden hastalarda
timor derecesinde kiigiilme meydana gelmekte veya patolojik inceleme sonucunda kanser

hiicresine rastlanmamaktadir (Gunther ve ark., 2018).

Gilintimiizde NAK tedavi etkinliginin degerlendirilmesinde, tiimoriin morfolojisini veya
yerini belirlemede baslica mamografi, Manyetik Rezonans Goriintileme (MRG) |,
Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) ve ultrason goriintileme sistemleri
kullanilmaktadir. Ancak bu sistemlerin kullanimint kisitlayan parametreler
bulunmaktadir. Bunlarin baslicalari; kontrast madde kullanimi, iyonlastirici radyasyon

icermeleri ve yiiksek maliyetleridir (Cochran ve ark., 2018).

Son on yilda NAK tedavisinin izlenmesinde kullanilan goriintiileme tekniklerinin

eksikliklerini tamamlayabilecek ve tedavi etkinligini erken tahmin etme yetenegine sahip



non-invaziv, iyonlastirici radyasyon ve kontrast madde igermeyen optik goriintiileme

sistemleri gelistirilmistir (Gunther ve ark., 2018).

DOT sistemi fizyolojik dokularin optik parametrelerini 6l¢gmek i¢in yakin kizil6tesi dalga
boyunda 15131 kullanan non-invaziv bir goriintiileme sistemidir. Incelenen dokunun optik
parametrelerinde (sagilma katsayisi ve absorpsiyon katsayisi) meydana gelen uzaysal ve
zamansal degisimler Olgiilmekte; daha sonra model tabanli geri ¢atim algoritmalari
kullanilarak toplam hemoglobin konsantrasyonu, kan oksijen doygunlugu gibi doku
Ozelliklerinin dagilimlar1 elde edilmektedir. (Vaupel, Schlenger ve ark. 1991; Weidner,
Folkman ve ark. 1992)

Bu tez calismasinda elektronik donanimi tamamlanan CW LED-Fotodiyot DOT
sisteminin kalibrasyonunu tamamlayarak klinikte test etmek {izere hazir hale getirilmesi
amaglandi. Kalibrasyon islemlerinin tamamlanmasinin ardindan meme fantomlari
hazirlanarak igerisine farkli ¢aplarda inkliizyonlar (tiimor benzeri yapilar) yerlestirilip
Olgtimler alindi. Son olarak 6l¢iim sonuglart degerlendirilerek CW LED-Fotodiyot DOT

sisteminin inkliizyonlarin ¢ap degisimine olan duyarliligi incelendi.



2. GENEL BILGILER

2.1. Meme Kanseri

Viicudumuzda belli islevlere sahip olan dokularimizin temel birimi hiicrelerdir ve birden
fazla hiicre birleserek dokular1 olusturmaktadir. Saglikli hiicreler temelde viicudumuzun
ihtiyaglarina yonelik olarak biiylimekte, boliinmekte ve gorevini tamamlamasinin
ardindan apoptoza ugrayarak 6lmektedir. DNA diziliminde meydana gelen bir veya birden
fazla degisiklik sonucu saglikli hiicrelerden farkli bir yasam dongiisiinii Seyreden kanserli
hiicreler olusmaktadir. Bu hiicreler biiytimekte boliinmekte ve kontrolsiiz bir sekilde
cogalmaya devam etmektedir. Belli bir siire sonra bu kanserli hiicreler bir koloni
olusturarak kitlesel yapilari meydana getirir. Bu kitleler iyi huylu ve kotii huylu tiimorler
olmak iizere ikiye ayrilmaktadir. Iyi huylu tiiméorlerde hiicreler sadece kontrolsiizce
boliinmeye devam etmekte ancak viicudun diger bolgelerine yayilim gostermedikleri ve
saldirgan bir tavir sergilemediklerinden dolayi iy1 huylu olarak nitelendirilmektedir. K&tii
huylu tiimoérlerde ise kontrolsiizce boliinmeye ek olarak metastaz adi verilen kanser
hiicrelerinin farkli doku ve organlara yayilma durumu séz konusudur (Cong ve ark.,

2017).

En yaygin goriilen kanser tiirlerinden biri olan meme kanserinde kitlesel yapilar hastalarin
st  bezlerinde, siit kanallarinda veya aksiller bodlgede  goriilmektedir.

(https://www.medicalpark.com.tr/meme-kanseri/hg-1869)
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Gorsel https://breastcan.weebly.com sitesinden alinmigstir.

Sekil 2. 1. Meme anatomisi.

Meme kanseri kadinlarda en sik gozlenen kanser ¢esidi olmakla birlikte giiniimiizde
onemli bir saglik sorunu olarak yer almaktadir. Hastaligin erken teshis edilmesi ve erken
zamanda tedaviye baglanmasi ile birlikte kiginin hastaliksiz sagkalim olasilig1 artmaktadir.

Bu sebeple erken teshis ve tedavi hastalar i¢in olduk¢a 6nemli bir parametredir (Cong ve
ark., 2017).

Tablo (https://gco.iarc.fr, Erigim tarihi: 8 Subat 2024) sitesinden almmistir.

Tablo 2. 1. Diinya'da 2022 yilinda, kadinlarda en sik goriilen kanser tiirleri insidans ve 6liim oranlari.

Kanser Tiirii insidans (%) | Oliim Oranlari (%)
Meme 46.8 12.7
Akciger 16.2 9.8
Kolorektum 15.2 6.5

Rahim agz 14.1 7.1

Tiroid 13.6 0.53
Yumurtalik 6.7 4.0

Mide 6.0 3.9
Karaciger 4.8 41
Non-Hodgkin Lenfoma 4.6 1.9

Meme kanseri olusumu heniiz tek bir nedene oturtulamamakla birlikte hormanal

bozukluklar, cevresel stres etkileri, yas, ge¢ yasta gebelik, sigara, kotlii beslenme
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aligkanliklart gibi farkli faktorler sonucu gelisebilmektedir. Meme kanserine yakalanma
riski en yiiksek olan kisiler, genetik yatkinligi bulunan ve daha once ailesinde meme

kanseri 6ykiisii bulunan bireylerdir (Hortobagyi ve ark., 1999).

Saglikli hiicrelerin birlesmesi ile olusan dokular besin ve oksijen ihtiyaglarini karsilamak
icin damar sistemini kullanmaktadir. Bu besin ve oksijen tedarigi siki bir kontrol altinda
gerceklesmektedir. Ancak kanser hiicreleri kontrolsiiz bir sekilde cogalma gostermeleri
icin saglikli dokulara kiyasla daha fazla besin ve oksijene ihtiya¢ duymaktadir. Bu
ihtiyaclarin1 cevrelerinde bulunan damar yapilarina ek olarak yeni kan damarlar
olusturarak gerceklestirmektedir. Bu olay anjiyogenez olarak adlandirilmaktadir. Bu
farkliliklar 6zellikle kanser dokusu ve saglikli doku arasinda degerlendirilebilecek bir
parametre olmasindan dolay1 gelistirilen goriintiileme sistemleri bu farkliliklari
degerlendirerek tiimor yapilarini saglikli dokulardan ayirt edebilmektedir (Grosenick ve
ark., 2016).

Gorsel https://lwww.creative-bioarray.com adli siteden almmstir.
Sekil 2. 2. Kanser hiicresinde gelisen anjiyogenez olay1.
Cerrahi rezeksiyon ve patoloji degerlendirmesi Oncesinde radyolojik goriintiileme
teknikleri kullanilarak anatomik olarak meme dokusunun ve tiimoriin yerlestigi yer
belirlenebilir. Bu prosediirlerin kullanilmasindaki temel amag, 6zellikle meme kanseri
tanisinin dogrulugunu ve etkinligini artirmay1 amaglayarak erken metastatik lezyonlarin
belirlenmesinde ve hastaligin  lenfatik sistem icinde yayilma boyutunun

degerlendirilmesinde hekimlere yardimci olmaktir (Godavarty ve ark., 2004).

NAK, ameliyat edilebilir meme kanseri hastalarinda standart bir tedavi olarak

uygulanmaktadir. Bu tedavi rejimine hastalarin olumlu yanit gostermesi ile birlikte
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mikrometastazlar engellenebilmekte, kanser evresi azaltilabilmekte ve timdr capi
kiictilebilmektedir. Bu sayede meme koruyucu terapoétik strateji iyilestirilerek mastektomi
orani azaltilabilmektedir. NAK sonucu primer tiimor yataginda invaziv timor hiicrelerinin
yok edilmesi, hastalarin daha uzun hastaliksiz sagkalim gostermesini saglamaktadir.
Ameliyat dncesinde NAK etkinliginin degerlendirilmesi hastalarin tedaviye yanit verip
vermediklerini gosterdigi i¢in doktorlarin erken asamada tedavi rejimini degistirmelerini

saglamasi agisindan oldukg¢a dénemlidir (Zhi ve ark., 2018).

Onceki yillarda hastalarin patolojik yanitlarimn degerlendirildigi calismalar sonucu pTY
elde eden hastalarin %90-95’1 5 yillik hastaliksiz sagkalim oranina sahipken, pTY elde
edemeyen hastalarda hastaliksiz sagkalim oraninin %80’den az oldugu gosterilmistir

(Rastogi ve ark., 2008).

Tiimordeki yapisal degisiklikler genellikle haftalar ila aylar siiren bir tedavi sonucu
meydana gelmektedir. Bu sebeple kullanilan tedavi yonteminin hasta icin etkili olup
olmadigini belirlemek amaciyla kullanilan yapisal goriintiileme teknikleri ancak hasta
neoadjuvan kemoterapi tedavisinin ¢oguna veya tamamina maruz kaldiktan sonra

gerceklestirilebilmektedir (Torjesen ve ark., 2016).

2.2. NAK tedavisinde Patolojik Tam Yamiti Belirlemede Kullanilan Yontemler

Meme kanserinin erken evrelerde teshis edilmesi, en etkili tedavi yonteminin belirlenip
erken asamada tedaviye baslanmasi hastanin hayatta kalma sansini artiran 6nemli bir
parametredir. Tedavi etkinligini degerlendirmek i¢in kullanilan giincel radyolojik
teknikler bu konuda olduk¢a 6nem arz etmektedir. Bu teknikler ayn1 zamanda hastaligin
evresi ve tedavi asamasini degerlendirebilmek adina hekimlere kilavuz olusturmaktadir

(Jafari ve ark., 2018).

Mamografi, 0Ozellikle meme kanseri taramasinda ve NAK etkinliginin
degerlendirilmesinde kullanilan goriintiileme yontemlerinden birisidir. Erken evrelerde
malignitenin derecesinin tespitine ve meme dokusunun yiiksek ¢oziiniirliikli
goriintiilerinin elde edilmesine olanak tanir. Avantajlarinin yaninda dl¢tim siirecinin agrili
olmasi, ozellikle gen¢ hastalarda yanlis pozitif degerlendirmelerde bulunma olasilig1 ve

Iyonize radyasyon igermesi gibi dezavantajlar1 bulunmaktadir. Ayni zamanda yogunlugu
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yiiksek meme dokusuna sahip kadinlarda duyarlilik yaklasik %30-48’e kadar diismektedir
(Kelly ve ark., 2010).

MRG, mamografi sisteminin tamamlayicis1 olarak 6zellikle yogun meme dokusunun
degerlendirilmesinde, metastazin degerlendirilmesinde, riskli hastalarda tiimorlerin
saptanmasinda ve NAK tedavisine yanitin izlenmesi i¢in kullanilmaktadir. MRG ayrintili
anatomik ve fonksiyonel bilgi saglama yetenegi sayesinde meme kanseri olan hastalar igin
tercih edilen bir tam1 yontemi haline gelmektedir. Ancak yiiksek maliyeti, sinirh
kullanilabilirligi ve hastalar1 rahatsiz edebilecek uzun muayene siireleri gibi dezavantajlari

bulunmaktadir (DeMartini ve ark., 2008).

Ultrason, meme patolojisinin kapsamli tanisi i¢in kullanimi yaygin olan goriintiileme
tekniklerinden biridir. Mamografinin yani sira meme kanserinin tan1 ve NAK tedavisinin
takibinde dnemli bir rol oynamaktadir. Iyonlastirici radyasyon icermemesi, timdr konumu
belirlemedeki yiiksek hassasiyeti olmak iizere 6zellikle gen¢ kadinlarda, hamilelerde ve
emziren Kisilerde meme tiimorlerinin tespitinde giiglii bir teshis aract olarak
degerlendirilmektedir. Ultrason rehberliginde gercgeklestirilen prosediirler, lezyonlarin
kesin lokalizasyonunu ve hedeflenmesini saglayarak, optimal sonuclara sahip minimal
invaziv miidahaleleri kolaylastirmaktadir. Tiim bu avantajlarinin yaninda operatore
bagimli olmasi, erken evre meme kanserinin Onemli gdostergeleri olan
mikrokalsifikasyonlari tespit edememesi, kiigiik veya derin yerlesimli lezyonlar1 gézden
kagirabilmesi gibi dezavantajlart bulunmaktadir. Ayrica diger goriintiileme yontemleri ile
karsilastirildiginda benign ve malign lezyonlar1 ayirt etmede daha az etkilidir; bu da yanlis
pozitif veya yanlis negatif sonuglara yol agarak ek goriintiilleme veya biyopsi ile daha ileri

degerlendirmeyi gerektirmektedir (Cheng ve ark., 2010).

Tiimor davraniginin degerlendirilmesinde ve metastazlarin tespit edilmesinde ayrintili
bilgi saglamakta olan pozitron emisyon tomografisi (PET), yaygimn olarak kullanilan
goriintiileme tekniklerindendir. Metabolik bilgiler saglarken, nispeten diisiikk uzaysal
¢Oziiniirliik ve sinirli anatomik ayrintilar1 vermesinin yaninda yiiksek izleyici (kontrast
madde) alimi ihtiyac1 ve erken evre lezyonlarin nispeten diisilk metabolik aktivitesi

nedeniyle meme kanseri tespitindeki kullanimi sinirli olmaktadir (Hyo ve ark., 2007).



Son olarak meme kanseri teshisinde ve NAK tedavisi gidisatinin degerlendirilmesinde
bilgi saglayan, yiiksek uzaysal ¢oziiniirliige sahip olan bilgisayarli tomografi (BT) sistemi,
kesitsel ~goriintiiler olusturarak timor yayiliminin  evrelenmesi ve tedavinin
degerlendirilmesi konusunda hekimlere yardimci olan goriintiileme yontemlerinden
birisidir. Ancak iyonlastirict radyasyon igermesi, gen¢ veya hamile kadinlarin

taranmasinda kullanimini sinirlamaktadir (Glick, 2007).

Giiniimiizde kullanilan goriintiileme yontemlerine alternatif olarak gelistirilen NIR (yakin
kizilGtesi bolge) DOT ve floresan goriintiilleme gibi teknikler dokunun optik 6zelliklerini
Olgerck fonksiyonel ve yapisal bilgiler saglamakta ve hekimlere o6zellikle tedavi
asamasinda timor yanitinin invaziv olmayan ve gercek zamanli degerlendirilmesi
konusunda yardimei olmaktadir. Ayrica bu sistemler mamografi, PET, ultrason gibi
yerlesik tekniklere entegre edilerek islevlerini giiclendirip NAK tedavi yanitinin
degerlendirilmesi konusunda hekimlere yardimci olmaktadir (Ntziachristos ve Chance,
2001).

2.3. Dokunun Optiksel Ozellikleri

Isigin doku icerisinde kat edecegi yol dokunun optik oOzelliklerine gore degisiklik
gostermektedir. Bu optik o6zellikler temel olarak sagilma ve absorpsiyon olarak
adlandirilmaktadir. Isik doku ile etkilesime girdigi zaman fizyolojik, biyokimyasal ve
fotonun dalga boyuna bagli olarak sacilma ve absorpsiyona farkli siddetlerde maruz
kalmaktadir. Farkli dokular farkli absorpsiyon ve sacgilma katsayilarma sahip
olduklarindan dolay1 15181n doku igerisine girdikten sonra kat edecegi mesafe bu optik

ozelliklere bagli olarak degiskenlik gosterecektir (Mourant ve ark., 1998).

Tasarlanan teshis sistemlerinin dokunun optik &zelliklerine duyarli olmasi énem arz
etmektedir. Bunun nedeni 151k dokuya niifuz ettikten sonra dokunun absorpsiyon ve
sacilma katsayisina bagl olarak dedekte edilecek olan foton yogunlugundaki degisimin
incelenen doku fizyolojsi hakkinda bilgi saglamasidir. 1970’1erin sonuna dogru Frans F.
Jobsis tarafindan gergeklestirilen bir ¢alismada 1s18in doku igerisine en fazla niifuz
edebildigi dalga boyu aralig1 belirlenmistir. Bu aralik yakin kizil 6tesi (near infrared, NIR)
bolgede bulunmaktadir ve 650-950 nm araligina denk gelmektedir. Bu bolge spektral



pencere yada fizyolojik pencere olarak da adlandirilan body window olarak
isimlendirilmistir (Durduran ve ark., 2010).

2.3.1. Sacilma

Is1igin yoniindeki degisiklik sagilma olarak adlandirilmaktadir. Goriiniir bolgedeki 15181n
ortalama % 4-7 ‘si cilt igerisine girmeden yilizeyden yansimaktadir. Geri kalan kisim ise
hava ve cilt arasindaki kirilma indisi farkliligindan dolay: cilt igerisine girerken kirilmaya

ugramaktadir (Lister ve ark., 2012).

Isik biyolojik dokular igerisinde ilerlerken farkli kirilma indisi olan bir ortama dogru
ilerlemesi durumunda bu kirilma indisi farkliligindan dolay1r sagilmaya ugramaktadir.
Biyolojik dokular icerisindeki sacilma daha cok sitoplazmadan diger organellere gecis
durumunda veya hiicrelerarasi sivi ve hiicre zari arasinda ilerlemesi durumlarinda

olmaktadir.

Us sacilma katsayisi, 15181 sagan parcaciklarin 1s18in etkin sagma katsayist (c(A)) ve

konsantrasyonuna (C) baghdir (Esitlik 1).

us(A) = a(A).C 1)

Anizotropi faktorii ¢, sagilma olaymin gergeklesmesinin ardindan sagilmanin
gerceklestigi yoniin ortalama degeridir. Anizotropi faktorii Esitlik 2°de gosterilen denklem

ile hesaplanmaktadir (Welch ve Gemert, 1995).
g= f p(0).cos(0).ds’ (2)
4m

Esitlik 2’deki denklem igerisinde verilen p(68) degeri gelen fotonlarin agisina bagli olarak
sacilma olasiligin1 gosteren faz fonksiyonudur. Anizotropi faktérii (g)’nin 1’ e yakin
olmasi ileri yonde meydana gelecek bir sagilmayi, -1’e yakin olmasi geri yonde meydana
gelecek sacilmayi, 0 degerini almasi ise sagilmanin her yone esit sekilde gerceklesecegini
gostermektedir. Biyolojik dokular igin anizotropi faktor degeri 0,75-0,90 arasinda
degisiklik gostermektedir (Sevim, 2016).



Indirgenmis sacilma katsayis1 olarak bilinen u’, sacilma katsayis1 ve anizotropi faktorii
bilgilerinden elde edilmektedir. Esitlik 3’te indirgenmis sacilma katsayisi formiilii

gosterilmektedir.

,us’ =(1- g)-.us 3)

Indirgenmis sacilma katsayis1 temel olarak fotonlarin kat ettikleri rastgele yiiriiyiisiinii
(random walk) ve diflizyonunu tanimlamaktadir. Bu rastgele adimlarin uzunlugu 1/u’

‘tir (https://omlc.org/news/jan98/skinoptics.html; Sevim, 2016).

2.3.2. Absorpsiyon

Absorpsiyon 1518 doku iginde kromofor olarak adlandirilan molekiiller tarafindan
emilimidir. Farkli dokular farkli absorpsiyon katsayisina sahiptir ve buna bagli olarak 151k
siddetindeki azalma ve fotonun absorblanmadan (enerjisini kaybetmeden) kat edecegi yol
bu katsayiya gore degisiklik gostermektedir. Esitlik 4’de Modifiye Beer-Lambert (MBL)
yasasi lan formiil kullanilarak kaynak-dedektor arasindaki mesafenin d oldugu durumda

151k siddeti asagidaki sekilde hesaplanmaktadir (Lister ve ark., 2012).
I(/D — IO(A)e—ua(A).DPF.cHG (4)

Esitlik 4’de gosterilen 1(A) ¢ikan 151k siddetini, I,(4) giren 1s18in siddetini, u,absorpsiyon
katsayisini, DPF (differential pathlength factor) fotonlarin aldigi ortalama yolun d’ye

oranini, G ise geometrik faktorii gostermektedir ve 6l¢iim geometrisine baghidir.

Modifiye Beer-lambert yasasi temel olarak 151k siddetindeki azalma ve doku igerisindeki

kromofor konsantrasyonu arasindaki iliskiyi analiz etmektedir (Sevim, 2016).

Biyolojik dokular igerisinde absorblanmay1 saglayan temel kromoforlari su, hemoglobin,

miyoglobin, melanin ve lipit olarak sayabiliriz.

Su viicudumuzun %70’ini olusturan ve 15181 absorplayan 6énemli kromoforlardan biridir.
Su, 15181 en ¢ok 950 — 2800 nm arasinda absorplamaktadir. Bu dalga boyu araliginda 151k
kullanilmast durumunda 11k doku igerisinde ¢ok fazla ilerleyemeden su tarafindan

absorplanacak ve geri donen 151k siddeti su konsantrasyonuna bagli olarak azalacaktir.

10



Lipitler, hidrofilik ve hidrofobik bilesenlerden olusan molekiillerdir ve bu molekiiller
yiksek enerji kaynagidir. Lipitlerin absorpsiyonu 920 nm dalga boyu civarinda
maksimumdur. Incelenen doku igerisinde bulunan lipit konsantrasyonuna bagli olarak 151k

siddetinde azalma gergeklesecektir.

Hemoglobin, viicuttaki dokulara oksijen tasimakla gorevli olan kirmizi kan hiicrelerinde
bulunmaktadir. Hemoglobin kirmizi kan hiicrelerine kirmizi rengi veren, igeriginde
fazlaca demir bulunduran, iki alfa ve iki beta globulin bulunduran bir protein ¢esididir.
Hemoglobin, oksihemoglobin ve deoksihemoglobin olarak ikiye ayrilmaktadir.
Oksihemoglobin (HbO2) oksijen igerigi bakimindan deoksihemoglobinden (Hb)
ayrismaktadir. Oksihemoglobin dort oksijen molekiiliiniin hemoglobin proteinine bagl
oldugu durumunu, deoksihemoglobin ise birden fazla oksijen molekiiliiniin hemoglobin
proteinine eksik baglandigi durumu temsil etmektedir. Oksihemoglobin ve
deoksihemoglobin 808 nm dalga boyunda esit absorpsiyon katsayisina sahiptir. Bu nokta

Ozel olarak izobestik nokta olarak adlandirilmaktadir.

Melanin 15181in absorplanmasindan sorumlu bir diger molekiildiir. Cildin epidermal
tabakasinda bulunan ve cilde renk vermekle goérevli olan melanin pigmentidir.

Absorpsiyonu dalga boyunun artmasi ile diizgiin bir sekilde azalir.

Miyoglobin dokularda bulunan ve 15181 absorblayan bir diger kromofordur. Genel olarak
kalp ve iskelet kasinda bulunmaktadir. Miyoglobin proteini kasin kasilmasi i¢in gerekli
enerjiyi saglamakla gorevlidir. Absorpsiyon spektrumu ise yaklasik olarak hemoglobin

proteinine benzemektedir.

2.4. Goriintiileme Tekniklerinde Kullanilan Doku Fantom Ozellikleri

Son yillarda, 1s18in tiptaki uygulamalar1 onemli oOlgiide artmistir. Yakin kizilGtesi
tomografi sistemi, fotodinamik terapi dozimetresi, lliminesans goriintiileme, floresan
molekiiler goriintiileme ve optik koherens tomografi sistemleri lizerindeki aragtirmalarin
ve tipta kullanimlarinin artmasi ile birlikte doku fantom caligsmalar1 da hiz kazanmustir.
Doku fantomlar1 optik goriintiileme sistemlerinin rutin kalibrasyonu ve test edilmesi i¢in

uygun, dayanikli ortamlar1 saglamaktadir (Srinivasan ve ark., 2001).
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Klinik fizibilite denemelerine baslayabilmek icin, tanisal ve prognostik goriintiileme
tekniklerinin etkinligini fantom caligmalariyla kanitlamak gerekmektedir. Bu ¢aligmalar,
dokularin optik Ozelliklerini dogru bir sekilde taklit eden materyaller kullanilarak
yiritilmelidir. Cesitli kanser tiirlerinin teshisi ve prognozu igin gelistirilen optik
goriintiileme tekniklerinin etkinlik ve giivenilirligi bu sekilde dogrulanabilmektedir

(Godavarty ve ark., 2004).

Gelistirilen doku fantomlarinda sagici maddelerden en ¢ok kullanilanlari; lipit bazh
emiilsiyonlar, titanyum veya aliiminyum oksit tozlar1 ve polimer mikrokiirelerdir. Her
birinin kendine 06zgii avantajlart ve uygulamalart vardir. Hiicre igerisinde 118
sacilmasindan baslica sorumlu sacilma bilesenleri protein, yag ve mitokondriyi igerirken
absorblayict maddelerin se¢ciminde ise, hemoglobin, molekiiler boyalar ve miirekkep gibi

daha stabil maddeler tercih edilmektedir (Dong ve ark., 2015).
Doku fantomlar1 birden fazla amaca hizmet etmektedir. Bunlardan bazilari:

e Sistem tasarimlarinin ilk testlerini yaparak sistemin iglevselligini degerlendirmek,

e QGelistirilen sistemlerin sinyal-giiriiltii optimizasyonu saglanarak, sistemin tanisal
dogrulugunun ve etkinligini arttirmak,

e Farkli sistemler arasinda performans karsilastirmasi yapilarak mevcut sistemin
dogrulugunu belirlemek,

e Tutarlh performans alabilmek ic¢in rutin kalite kontrol prosediirlerini

gerceklestirmek.

Yukarida verilen 6zellikler dogrultusunda fantomlarin, tanisal goriintiileme sistemlerinin
klinik ortamda kullanilmadan 6nce insan veya hayvan dokularinin 6zelliklerini taklit

etmek i¢in kullanilmasi oldukg¢a 6nem arz etmektedir.

Hazirlanacak olan doku fantomu icin dogru 1sik doku etkilesiminin belirlenebilmesi
acisisindan temel fiziksel ve biyokimyasal 6zelliklerin kapsamli bir sekilde anlagilmasi
gereklidir. Sagilma katsayisini (us(A)), absorpsiyon katsayisini (pa(A)), ve anizotropi
katsayisin1 (g(A)) belirlemek Onemlidir. Biiylikk mesafelerde (tipik olarak 2-3 mm

mesafesini agan kaynak dedektor mesafesi) indirgenmis sagilma katsayisini (s = (1-9). s
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olarak hesaplanir) belirlemek birincil hesaplama noktasi haline gelir (Pogue ve Patterson,
2006).

1980'lerin sonunda Cheong, Prahl ve Welch tarafindan derlenen ¢alisma birgok doku
fantomu i¢in optik parametrelerin hesaplanabilmesine yonelik arastirmalara kaynak
olmustur (Cheong ve ark., 1990). Giiniimiize kadar bir¢ok arastirmaci tarafindan deri,
beyin, meme, 6zofagus, serviks gibi gesitli doku tipleri i¢in ¢ok sayida spektrum elde
edilmistir. Spektrumlara ait veri setleri kullanilarak gesitli optik uygulamalarda doku
Ozelliklerinin ~ simiilasyonu i¢in gereken optik parametrelerin  hesaplanmasi

kolaylagmaktadir (Dong ve ark., 2015).

2.5. Difiiz Optik Tomografi Sistemi

DOT sistemi, canli dokularin sagilma, absorpsiyon gibi optiksel ozelliklerinin
Olciimiinden yola ¢ikarak biyolojik dokularin fizyolojisinde meydan gelen degisimleri,
hipoksik durumu ve tiimor patofizyolojisindeki degisimleri saptayabilmektedir (Zhi ve
ark., 2018).

Difiiz optik tomografi sistemi temel olarak yakin kizilotesi (NIR) dalga boyunda 15181
kullanmaktadir. Bu dalga boyu araligi 650-950 nm arasindadir. Optik tomografi
sistemlerinde bu araligin kullanilmasinin sebebi 15181n bu dalga boyu araliginda doku

igerisine daha fazla niifuz edebilmesinden kaynaklanmaktadir.

Bu sistem ilk kez 1929 yilinda M. Cutler tarafindan meme dokusu igerisinde bulunan bir
timori tespit etmeye galismasi ile denenmistir (Cutler, 1929). Bunun iizerine ilerleyen
yillarda teknolojinin gelismesi ile birlikte lazer sistemleriyle NIR dalga boyunda 15181
kullanarak daha kararli ¢alisan optik tomografi cihazlari gelistirilmistir.

1990’11 yillarda optik tomografi sistemlerinin gelismesiyle birlikte biyolojik doku
icerisinde 15181n izleyecegi yola iliskin matematiksel modeller de olusturulmaya
baslamistir. Bu matematiksel modeller sayesinde incelenen doku igerisinde bulunan
kromoforin konsantrasyonlari, dokunun oksijen doygunlugu gibi doku bilesenleri

hakkinda bilgi edinilebilmektedir (Grosenick ve ark., 2016).
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DOT sistemleri glinlimiizde kullanilan goriintiileme sistemlerine gore iyonlastiric
radyasyon i¢ermemesi, invaziv olmamasi, kolay tasinabilmesi ve maliyetinin disiik
olmasi gibi avantajlara sahip goriintiileme sistemleridir. Giiniimiizde daha ¢ok beyin
hemodinamiklerinin arastirilmasi, meme tiimorlerinin tespiti, doku oksijen saturasyon

Olctimil gibi ¢caligmalarda kullanilmaktadir.

2.5.1. Optik Tomografi Sistemlerinin Calisma Modlari

Optik tomografi sistemleri 1s1k kaynag tiirtine gére ti¢ farkli modda ¢alisabilmektedir.
Kullanilan modlardan ilki siirekli dalga (CW) sistemleridir. Bu sistemde 1s1k kaynagi
olarak kullanilacak kaynak sabit genlikte bir 151k yaymaktadir. Doku ile etkilesip ¢ikan
15181n genligindeki azalma fotodedektorler tarafindan Olgiilerek dokudaki optik 6zellikler
belirlenebilmektedir. Kullanilan ikinci sistemde 151k kaynagi olarak 50 Mhz’in {izerinde
bir frekans araliginda genlik modiilasyonlu siirekli 151k kullanilmaktadir. Doku ile
etkilesip ¢ikan 15181n genligindeki azalma ve frekansindaki faz kaymasi degerlendirilerek
dokunun absorpsiyon ve sacilma katsayist gibi optik oOzellikleri hakkinda bilgi
edinilebilmektedir. Bu sistemler frekans tabanli (FD) sistemler olarak adlandirilmaktadir.
Zaman tabanli (TD) sistemlerde 151k kaynagi olarak atimli (puls) modunda ¢alisan lazerler
tercih edilmektedir. Doku ile etkilesip ¢ikan fotonlar fotodedektorler tarafindan
toplanmakta ardindan geriye donen 1518in genligindeki azalmanin zamansal dagilimi

hesaplanarak dokunun optik 6zellikleri belirlenebilmektedir (Jiang, 2014).

siddet CW Teknigi

Dedektor Girig Siddeti
(Geri yansima)

Kaynak

FD Teknigi
Cikig Siddeti

|
' siddet 5
- > e o - -
P

Kaynak-Dedektor mesafesi
Zzman

TD Teknigi
siddet

1 GirisPuls'  Cikis Sinyali

”'ﬁ'\\ T Cikas Sinyali
\

Dedektor { . Zaman

(Gegirgenlik)

Gorsel “Journal of Public Health International” dergisinde 2018 yilinda Omnia Hamdy ve ark.
Tarafindan yayimlanan “Diffuse Optical Imaging: Safe and Functional Medical Imaging Technique”
baghkl yayindan alinmistir.

Sekil 2. 3. Diffiiz Optik Tomografi sistemlerinin farkli ¢alisma modlari.
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2.6. Isik-Doku Etkilesimini Modelleyen Matematiksel Denklemler

Isik doku igerisine girdikten sonra birden fazla kez sagilmaya ugramakta ve doku
igerisinde bulunan kromoforlar tarafindan absorplanmaktadir. Biyolojik dokulara ait bu
optik parametrelerden yola ¢ikarak olusturulan ve 15181 doku igerisine girdikten sonra kat

edecegi yolu modelleyen matematiksel denklemler kullanilmaktadir.

2.6.1. Radyatif Enerji Transfer Denklemi (RTE)

Isigin doku igerisindeki dagilimini belirlemek i¢in kullanilan radyatif enerji transfer
denklemi (RTE) ile fotonlarin doku igerisindeki dagilimlart matematiksel olarak
modellenmektedir. Radyatif enerji transfer denklemi radyansin zamana bagli tiirevinin
w
mZ

alimmasini igermektedir (L(r, S, t) ( r) ). Radyans, birim alanda, birim ag1 i¢inde, birim

S

zamanda gecen 151k akisi olarak tanimlanmaktadir. Radyatif enerji transfer denklemi, doku
icerisine giren 1518in sagilmaya ugramast Ve absorplanmasi nedeniyle enerjisini
kaybetmesini ve diger 151k kaynaklarindan doku igerisinde ilerleyen 1s18a emisyonu ile
enerji kazanmasini gostermektedir. Radyatif enerji transfer denklemi Esitlik 5’te

gosterilmektedir.

OL(%, 3, 0)/c

m = —8.VL(#§,t) — uL(# 35, t) +,usf L7, $,t)P(7,$,t)d + S (7,5,t) (5

4T

Denklemde kullanilan birimlerden ¢ biyolojik doku igerisine giren 15181n hizini, y; 1518
doku igerisine girdikten sonra maruz kalacagi toplam zayiflama katsayisini, P(%, §, t) faz

fonksiyonunu, S(7, §, t) ise 1s1k kaynagini temsil etmektedir.

2.6.2. Difiizyon Denklemi

RTE denkleminin analitik ¢6ziimii olmadigi i¢in bu denklemi ¢ozerken bazi kabul ve
yaklagimlar kullanilmaktadir. Bu yaklagimlardan ilki absorpsiyon katsayisinin sacilma
katsayisindan olabildigince kii¢lik olmasi, ikincisi ise hazirlanacak olan optik tomografi
sistemindeki kaynak-dedektor arasindaki mesafenin 3 ila 4 milimetreden daha biiyiik
olmasidir. Bu yaklagimlarin uygulanmasiyla birlikte RTE denklemi difiizyon denklemine
indirgenmektedir.
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Asagida optik tomografi sisteminin ii¢ farkli ¢alisma modundan zaman tabanli ¢alisan

sisteme ait diflizyon denklemi gosterilmektedir (Esitlik 6).

n a®(r,t)
c Ot

+V.DVd(r,t) — u, (r,t) = —S(r,t) (6)

Denklemde gosterilen, n kirilma indisini, @ fotonun yogunlugunu, D diflizyon katsayisini,
S 151k kaynagmi temsil etmektedir. Diflizyon katsayisi D = % (ug + 1's) seklinde

yazilabilmektedir.

Frekans tabanli ¢alisan optik tomografi sistemleri i¢in kullanilan difiizyon denklemi

asagida gosterilmistir (Esitlik 7).

V.DVO(r, w) — (ua _ mT‘") ®(r,0) = —S(r, o) @)

Denklemde gosterilen w 15181n modiilasyon frekansidir.

Son olarak tez ¢aligmasinda kullanilan CW LED-Fotodiyot DOT sistemi gibi siirekli dalga
modunda c¢alisan sistemler i¢in kullamilan diflizyon denklemi Esitlik 8’de

gosterilmektedir.
V.DVo(r) — u,®(r) = =S(r) (8)

Denklemde gosterilen D difiizyon katsayisini, @ fotonun yogunlugunu, u, absorpsiyon

katsayisini, S(r) 151k kaynaginin giiciinii temsil etmektedir (Jiang, 2014).

Diflizyon denkleminin ¢6ziimii i¢in belli matematiksel yaklasimlar yapilmaktadir. Bu
yaklagimlardan bazilar1 olan Born ve Rytov yaklasimlari kullanilarak difiizyon denklemi

¢Oziilebilmektedir.
Rytov yaklagimina ait denklemler asagida gosterilmektedir.
®(r) = o (Nexp(Pin (1), o (1) > Py () 9

ta(r) = pao (1) + tgq (1), Hao (1) > gy (1) (10)
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Denklemde kullanilan @, homojen ortamdan alian &lgiime ait 151k akisini, u, o homojen
ortamin absorpsiyon katsayisini, @;,, ise inkliizyon iceren ortamdan alinan dl¢lime ait
151k akisindaki degisimi, p,; inkliizyon igeren ortamin absorpsiyon katsayisini temsil

etmektedir.

Son olarak Rytov yaklasimi difiizyon denklemine entegre edilmesiyle birlikte elde edilen

formiil asagida gosterilmektedir (Esitlik 11).

1 G(r —
Pinge (Ta,15) = T Bura ) f r 5 ) cA ug (r)®y(r,1)d3r (11)

Denklemde bulunan @, (r, ;) 15181in gegtigi voksel ile kaynak arasindaki 1s1ik akisini,
@, (rq4,15) 151k kaynagindan ¢ikip detektore giden 1sinlarin 151k akisini, G(r — 75 ) 15181
gectigi voksel ile dedektor arasindaki green fonksiyonunu temsil etmektedir. Green

fonksiyonuna ait denklem esitlik 12°te gosterilmektedir (Wang ve Wu, 2009).

exp(iko|7 — 74])

GF 7)) = (12)

ATT|7 — 7y
2.7. Geri-Catim Algoritmalar:

Geri catim algoritmalart kullanilarak incelenen dokunun ii¢ boyutlu tomografik
goriintlileri olusturulabilmektedir. Tomografik goriintiileri olusturabilmek icin diflizyon
denkleminin katsayilar matrisini, pertiirbasyon verilerini ve son olarak absorpsiyon
degisim verilerini igeren lineer bir esitligin olusturulmas1 gerekmektedir. Asagida bu

esitligin formiilii gosterilmektedir (Esitlik 13).

@ v,
—In (a) = ° ;RZjevoksel Py (15, 15) Po (17, 72 ) Ata (1) (13)
0

Denklemde gosterilen @, (75,7;)  I's konumundaki 151k kaynagindan ¢ikip rj konumundaki
voksele ulasan 151k akisini, @ (7, 74) ise rj vokselinden rg konumundaki kaynaga ulasan

151k akisini gostermektedir.

Yukarida verilen denklem matris formatinda yazilacak olursa asagidaki matris elde edilir.

17



vi iym] = — [A1,1 e Agy i Ayg AM,N] [Apg (1) i Apg ()] (14)

Matriste bulunan N toplam voksel sayisini, M ise alinacak 6lglim sayisini temsil

etmektedir.

I Olglim sirasi, j voksel konumu olmak tizere voksel agirlik katsayisi asagidaki gibi

hesaplanmaktadir (Esitlik 15).

Ai’j - (pkaynak (rSi' rfl')(pdedektér (T}, rdi) (15)

Denklemde bulunan ry; i.kaynak konumunu, ry; ise i.dedektor konumunu, 7; ise j.voksel

konumunu temsil etmektedir.

Elde edilen denklem kesikli matris formunda yazilacak olursa,

CVvok

A=— D [A1,1 e Ay P Ay AM,N] (16)

Son olarak esitlik 14 ve 16’nin birlestirilmesi durumunda asagidaki esitlik elde
edilmektedir.

y = Ax 17)

Esitlik 17°de bulunan y vektorii pertlirbasyon verilerini gostermektedir. Pertiirbasyon
verisi optik tomografi sistemi ile birlikte homojen ortamdan alinan 6l¢lim verilerinin
heterojen ortamdan alinan 6l¢iim verilerine farki seklinde hesaplanmaktadir. Denklemde
bulunan ve agirlik katsayisini gosteren A matrisi Monte Carlo (MC) simiilasyonu
kullanilarak hesaplanmaktadir. Son olarak x ise 1518in zayiflama pertiirbasyon vektoriinii

temsil etmektedir.

2.8. Monte Carlo Simiilasyonu

Agirlik katsayr matrisinin hesaplanmasi igin kullanilan MC simiilasyonu, incelenmek
istenen ortamin absorbsiyon, sacilma katsayist gibi optik 6zelliklerinin sisteme
girilmesinin ardindan olusturulan ortama on milyon foton gonderilerek olusturuldu.

Ortamda rastgele hareketlerle ilerleyip voksellere ugradiktan sonra dedektor tarafindan
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toplanan fotonlar ve fotonlarin gectigi yoriingeler hesaplanarak fotonun kat edecegi yol,
derinlik, ve 1518 aki yogunlugu gibi parametreler belirlenmekte ve agirlik matrisi

olusturulmaktadir.
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3. GEREC ve YONTEM

3.1. LED-Fotodiyot Difiiz Optik Tomografi Sistemi

CW LED-Fotodiyot DOT sistemi i¢in 1s1k kaynagi olarak 730 nm ve 850 nm dalga
boyunda emisyon yapan Bi-Color SMT730D/850D (Marubeni, Santa Clara, CA, ABD)
ledler tercih edildi. Uzerine diisen fotonlarmn siddetlerini sayisal degerlere
doniistiirebilmek i¢in ise 32 adet (BPW34B, OSRAM Opto semiconductors) fotodedektor
kullanild1. Isik kaynagi olarak belirlenen ledlerin dalga boylart segilirken absorpsiyon
spektrumunda oksihemoglobin ve deoksihemoglobin absorpsiyon katsayilarinin arasinda
degerlendirilebilecek farkin bulundugu aralik tercih edildi. Ayn1 zamanda segilen dalga
boylar1 NIR araliginda oldugu i¢in 151k doku igerisinde daha derine penetre olmaktadir.

Sistem icerisinde kullanilan ledlere ait spektrum grafigi Sekil 3.1°de gosterilmektedir.

8
0 |— LED 730 nm |
50 —
E 40
s
2 30
(2]
3
2 20
10
0 -

I I I I I I I

400 500 600 700 800 900 1000
Wavelength (nm)

@
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—— LED 850 nm
50x10° —
‘:\E 40 —
2
p=i 20 —
10 —
0 —

400 500 600 700 800 900 1000
Wavelength (nm)

(b)

Sekil 3. 1. LED spektrumlari. (a) 730 nm dalga boyunda 151k yayan LED’e ait spektrum. (b) 850 nm dalga
boyunda 151k yayan LED’e ait spektrum.

Sekil 3.2’de gosterilen CW LED-Fotodiyot DOT sistemi USB kablo ile bilgisayara
baglandiktan sonra sekil 3.3’de gosterilen DOT sistemine ait arayiiz kullanilarak uygun

parametreler se¢ilmekte ve Olgiimler alinmaktadir.

Sekil 3. 2. LED-Fotodiyot Difiiz Optik Tomografi Sistemi.
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Sekil 3. 3. LED-Fotodiyot Difiiz Optik Tomografi Sistemi araytizii.

3.2. LED-Fotodiyot Optik Tomografi Sistemi Kalibrasyon Metodu
Araylizde bulunan parametreler kullanilarak DOT sisteminin ¢aligsmasi denetlenmektedir.

Bu parametreler asagidaki gibi siralanabilir:

e Light Level (Isik Siddeti Seviyesi) olarak adlandirilan parametre LED 11k
seviyesini temsil etmektedir ve 0-255 arasinda degerler almaktadir,

e Integration Time (Integrasyon zamam) olarak adlandirilan parametre aktif
fotodiyotlarin foton toplama siirelerini temsil etmektedir ve 0.7-2000 ms arasinda
degerler alabilmektedir,

e ADC olarak adlandirilan analog dijital doniistiiriicti, fotodiyot {izerine diisen foton
siddetini bilgisayarin igleyebilecegi sayisal veriye dontistiirmektedir 1-7 arasinda
degerler alabilmektedir.

e Dalga Boyu adli parametre ise sistemin hangi dalga boyunda (730 nm veya 850

nm) calisacagini belirlemektedir.

CW LED-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan 32 kaynak 32 dedektore ait 15 komsuluk
bulunmaktadir. En yakin LED ve fotodedektor arasindaki uzaklik 5,86 mm dir. Komsuluk
hesaplamalar1 uzunluk parametrelerine bagli olarak elde edildi. Sekil 3.4’te DOT

sisteminin kaynak dedektor diizenine ait gérsel bulunmaktadir.
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Sekil 3. 4. LED-Fotodiyot DOT sistemine ait sematik gosterimi. (a) sistem iizerinde 2. kaynagin (LED) 3.
komsulugunda bulunan dedektorlerin konumu. (b) sistem tizerinde 2. kaynagin (LED) 5. komsulugunda
bulunan dedektorlerin konumu.

Tablo 3.1’de CW LED-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan komsuluklara ait bilgiler

bulunmaktadir.

Tablo 3. 1. Sistem igerisinde bulunan 15 komsuluga ait bilgiler.

Komsuluk No. |Komgsuluk Sayisi |Kaynaga Olan Uzaklik (mm)
1 112 5,86
2 168 13,06
3 80 17,58
4 120 21,09
5 112 24,14
6 128 29,30
7 72 31,52
8 56 35,62
9 48 37,50
10 40 39,26
11 16 41,02
12 24 42,66
13 24 45,76
14 16 47,23
15 8 54,02

CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iimlerde amacimiz yakin fotodiyotlarda

satiirasyona gitmeyecek veriler alabilmek ve uzak fotodiyotlardan da kullanabilecegimiz

miimkiin olan en yiiksek verileri elde edebilmekti. Bunun nedeni uzak fotodiyotlarda
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giiriiltii seviyesini azaltmaktir. Yakin ve uzak komsulukta bulunan dedektorlerden okunan
degerin satiirasyona gitmemesi igin ADC, Light level (LL) ve integrasyon zamani
(Int.Time) c¢alisma parametrelerinin  belirlenmesi  gerekmektedir.  Parametreleri
belirleyebilmek i¢in sivi fantom {izerinde deneyler yapildi. Sivi fantomun hazirlik

prosediirleri boliim 3.3’te detayli olarak anlatildi.

Deneyin ilk kisminda LL ve integrasyon zamani sabit tutuldu ve ADC parametresi 1’den
7’ye kadar degistirilerek ol¢iim alindi. Veriler kendi ADC degerlerine boliindii ve 1’e
normalize edildi. Bu sayede ADC parametresi i¢in 15 komsuluga ait kalibrasyon egrisi
elde edildi. Olgiim sonuglar1 degerlendirildiginde yakin komsuluklarda satiirasyona
gitmeyen 151k siddeti degerlerinin alinabilmesi i¢in ADC parametresinin 7 olmasi
gerektigi goriildii. Bunun sebebi ADC parametresinin degeri azaldik¢a kapasitansin
diismesi nedeniyle dedektorlerden okunan 151k siddeti degerlerinin artmasidir. Sekil 3.5°de
yapilan deney sonucu 4. komsulukta bulunan dedektorlerden okunan ortalama 151k siddeti

degerinin ADC parametrelerine bagl degisimi gosterildi.

1.0 <t Int.Time: 0,7 ms, LL:0| [~©— DalgaBoyu: 730 nm
A B 4. Komsuluk
—7— Dalga Boyu: 850 nm
~ 08 4, Komsuluk
5 7
<
3 0.6
=2
1753
=
@2 04 -
0.2 -

Sekil 3. 5. LED-Fotodiyot DOT sistemi ile 730 nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢iim sonucu 4.
komsulukta bulunan dedektorlerden okunan ortalama 151k siddeti degerinin ADC parametrelerine bagl
degisimi.

Deneyin ikinci kisminda ADC ve LL parametreleri sabit tutuldu ve integrasyon zamani

0,7 ms — 10 ms arasinda degistirilerek 6l¢timler alindi. Veriler kendi integrasyon zamani
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degerlerine boliindii ve 1’e normalize edildi. Bu sayede integrasyon zamani parametresi
i¢in 15 komsuluga ait kalibrasyon egrisi elde edildi. Ol¢iim sonuclar1 degerlendirildiginde
integrasyon zamani arttikca en kii¢iik LL seviyesinde bile yakin komsuluklarda bulunan
dedektorlerden okunan 151k siddeti degerlerinin satiirasyona gittigi goriildii. Integrasyon
zamant 4 ms’yi gectiginde uzak komsulukta bulunan dedektorlerin okudugu 1s1k siddeti
degerlerinin ¢ogunun satiirasyona gittigi gézlemlendi. Sonug olarak integrasyon zamani
icin 0,7 ms ve 4 ms Ol¢glim parametresi olarak belirlendi. Sekil 3.6’da yapilan deney
sonucu 3. komsulukta bulunan dedektorlerden okunan ortalama 1s1k siddeti degerinin

integrasyon zamani parametrelerine bagli degisimi gosterildi.

1.00 — ADC: 7,LL: 0| [— Dalga Boyu: 730 nm
3. Komsuluk
0.99 — —=— Dalga Boyu: 850 nm
—_ 3. Komsuluk
5 0.98 -
<
= 0.97 -
(0]
i}
o 0.96 —
or
X
@ 0.95— T
0.94 — ==
0.93 — _
| I | I I
2 4 6 8 10

Integrasyon Zamani (ms)

Sekil 3. 6. LED-Fotodiyot DOT sistemi ile 730 nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢iim sonucu 3.
komsulukta bulunan dedektdrlerden okunan ortalama 1s1k siddeti degerinin integrasyon zamani
parametrelerine bagl degisimi.

Deneyin son kisminda integrasyon zamani ve ADC degerleri sabit tutuldu. LL 0-255
arasinda degistirilerek Ol¢timler alindi. Veriler kendi LL degerlerine boliindii ardindan
tiim LL parametreleri LL 0 degerine boliiniip 1’e normalize edildi. LL 0 ise kendi 6l¢iim
degerlerine boliindi. Bu sayede LL parametresi i¢in 15 komsuluga ait kalibrasyon egrisi
elde edildi. Olgiim sonuglar1 degerlendirildiginde 151k siddeti seviyesi arttikga
dedektorlerden okunan 151k siddeti degerinin arttig1 gozlendi. Ancak LL 120 degerinde

sistemden kaynaklandig1 disiiniilen bir hatadan dolayr artis ¢izgisinden Ssapma
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gozlemlendi. Sekil 3.7°da yapilan deney sonucu 4. komsulukta bulunan dedektorlerden

okunan ortalama 151k siddeti degerinin LL parametrelerine bagl degisimi gosterildi.

Int. Time: 0,7 ms, ADC: 7 || = Dalga Boyu: 730 nm

1.0 4. Komsuluk
—=— Dalga Boyu: 850 nm

0.8 — 4, Komsuluk

Isik Siddeti (A.U.)

N I i I | |
0 50 100 150 200 250
LED Isik Siddeti Seviyesi (DAC)

Sekil 3. 7. LED-Fotodiyot DOT sistemi ile 730 nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢iim sonucu 4.
komsulukta bulunan dedektorlerden okunan ortalama 11k siddeti degerinin LL parametrelerine bagl
degisimi.

Kalibrasyon deneyleri tamamlanip 6lglim sonuglarinin degerlendirilmesinin ardindan
LED-Fotodiyot DOT sistemi i¢in uygun c¢alisma parametreleri belirlendi. Yakin

komsuluklar i¢in alinacak dl¢limlerde integrasyon zamani 0,7 ms, uzak komsuluklar i¢in

ise 4 ms tercih edildi. Tablo 3.2°de belirlenen parametreler gosterilmektedir.

Tablo 3. 2. LED-Fotodiyot DOT sistemi galigma parametreleri.

In.Time (ms) |Dalga Boyu (nm)| ADC LL

0, 10, 20, 30, 60, 90, 120,
150, 180, 210, 240, 255

0,7 730 nm - 850 nm 7

4 730nm-850nm| 7 |60, 80, 100, 120, 140, 160,
180, 200, 220, 240, 255

Fantom iizerinden alinan ol¢iimler sonucu elde edilen veriler, asagida detayli anlatimi
yapilan 6n iglemlere tabii tutuldu. Bu islemler alinan 6l¢limlerde kaynak-dedektor 151k
verimi, elektronik sistem ya da 6l¢iim yapilan ortamdan kaynaklanabilecek etkileri
ortadan kaldirmak i¢in yapildi. Veri kalibrasyon islemi 2 asamadan olusmaktadir. 1.
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asamada sistem parametrelerinin degismesinden kaynaklanan hatalardan sistem bagimsiz

hale getirildi. 2. agamada ise sistemin donanimsal kalibrasyonu tamamlandi.

3.2.1. Sistem Parametreleri Kalibrasyonu

Birinci asamada kalibrasyon i¢in sivi meme fantomu tizerinden olgtimler alindi. Deney

sonucu alman ilk verilerden oncelikle satlirasyona giden degerler veri setinden atildi.

Ardindan veri seti icerisinde satlirasyon degerine gitmeyen en biiyiik dl¢iim degerleri

secilerek 32x32’lik bir matris olusturuldu. Olusturulan matris igerisinde, verilerin hangi

detektorden alindigi, hangi komsuluga ait oldugu, 151k siddeti, integrasyon zamani gibi

bilgileri tutuldu (Sekil 3.8).
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Sekil 3. 8. Sistem parametrelerinin degisiminden kaynaklanan hatalar diizeltilmeden 6nce ayni komsuluk
icerisindeki dedektor okumalarinin 11k siddeti seviyesine gore degisimi. (a)-(b) 4. ve 5. komsulukta
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bulunan dedektorlerin farkli LL degerlerinde 6lgtiigii ortalama 151k giddeti degerleri. (c)-(d) 14. ve 15.
komsulukta bulunan dedektorlerin farkli LL degerlerinde dlgtiigii ortalama 151k siddeti degerleri.

Grafikler incelendiginde 1s1k siddeti seviyesi arttikca aymi komsulukta bulunan
dedektorlerden okunan 1s1k siddetinin lineer degismedigi gozlendi. Bu hatayr ortadan
kaldirmak icin veriler kendi integrasyon zamani ve light level degerlerine boliindii.
Ardindan ol¢tim verileri, 6lglim parametrelerine (LL, Int.Time, ADC) ait kalibrasyon
katsayilarina boliindii. Bu sayede sistem 6lglim parametrelerinin katkisindan bagimsiz
hale getirildi. Kalibrasyon katsayilar1 daha once elde edilen 6lgiim parametrelerine ait
kalibrasyon egrilerinden (Sekil 3.5, Sekil 3.6, Sekil 3.7) elde edildi.
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Sekil 3. 9. Ayn1 komsuluk igerisindeki dedektorlerin farkli LL degerlerinde 6lgtiikleri ortalama 1g1k siddeti
degerlerinin 6l¢iim parametrelerine (ADC, Int. Time, LL) ve 6l¢iim parametrelerine ait kalibrasyon
katsayilarina boliindiikten sonra elde edilen degisim grafigi. (a)-(b) 4. ve 5. komgulukta bulunan
dedektorlerin farkli LL degerlerinde 6l¢tiigli ortalama 151k siddeti degerleri.. (c)-(d) 14. ve 15.komsulukta
bulunan dedektdrlerin farkli LL degerlerinde dlctiigii ortalama 151k siddeti degerleri.
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Yapilan diizeltmelerin ardindan

sistem Olglim parametrelerinin  degisikliginden

kaynaklanabilecek hatalardan bagimsiz hale getirildi. Daha sonra donanimsal hatalari

ortadan kaldirmak i¢in aynm1 komsuluk icerisinde bulunan dedektér okumalar

degerlendirildi.

3.2.2. Donanmimsal Kalibrasyon

Her bir LED’in ayni siddette 151k emisyonu gerceklestiremiyor olmasi, aynt komsuluk

igerisinde bulunan dedektorlerin 1s1k toplama verimlerinin farkli olmasi nedeniyle,

komsuluk diizeltmelerinin yapilmasi gerekti. Sekil 3.10°da s1v1 fantom {izerinden alinan

Olctim sonucu, farkli komsuluklar i¢in diizeltme islemi yapilmadan 6nceki 1s1k siddetine

ait grafikler gosterildi.
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Sekil 3. 10. Donanimsal diizeltmeler yapilmadan 6nce ayn1 komsuluk icerisindeki dedektorlerin dlgtiigi
151k siddeti degerlerine ait grafikler. (a)-(b) 4. ve 5. komsulukta bulunan dedektdrlerden okunan 151k
siddeti degerleri. (c)-(d) 14. ve 15. komsulukta bulunan dedektorlerden okunan 151k siddeti degerleri.

Aym kaynak-dedektér mesafelerinde fotodiyotlarda farkli dedektér okumalarindan
kaynaklanan hatayir ortadan kaldirabilmek i¢in komsuluk igerisinde bulunan verilerin
ortalamasi alindi. Ayn1 komsuluk igerisinde bulunan dedektor 6l¢iim verileri elde edilen
ortalama degere boliindii. Bu islem tiim komsuluklar i¢in ayri ayr1 yapildi. Bu sayede 15
komsuluga ait kalibrasyon katsayilar1 elde edildi. Olciimler homojen sivi fantom
tizerinden alindi. Sekil 3.11°de 4., 5., 14. ve 15. komsuluga ait komsuluk kalibrasyon

katsay1 egrisi gosterildi.
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Sekil 3. 11. Ayni1 komsuluk i¢erisindeki dedektoér okumalarinin, dedektorlerin 6l¢tiigli ortalama 11k siddeti
degerine boliindiikten sonra elde edilen komsuluk kalibrasyon katsay1 egrileri. (a)-(b) 4. ve 5. komsulukta
bulunan dedektor okumalari i¢in hesaplanan kalibrasyon katsayi grafigi. (c)-(d) 14. ve 15. komsulukta

bulunan dedektor okumalari i¢in hesaplanan kalibrasyon katsay1 grafigi.

Komsuluk kalibrasyonunu igin veri seti igerisindeki 15 komsuluga ait dedektor degerleri

komsuluk kalibrasyon katsayilarina boliindii ve ayni komsuluk igerisinde bulunan

dedektdr okumalar1 degerlendirildi. Sekil 3.12°de 4., 5., 14., ve 15. komsuluga ait

kalibrasyon Oncesi ve sonrasini temsil eden grafikler gosterildi.
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Sekil 3. 12. Komsuluk diizeltmesi yapildiktan sonra ayni komsulukta bulunan dedektorlerin 6lgtiigii 151k
siddetine ait grafikler. (a)-(b) 4. ve 5. komsulukta bulunan dedektérlerin 6lgtiigii 151k siddeti egrisi. (c)-(d)
14. ve 15. komsulukta bulunan dedektdrlerin 6l¢tiigii 151k siddeti egrisi.

Donanimsal kalibrasyon iglemini test etmek igin baska bir 6l¢iim verisi kullanilarak deney

tekrarlandi.  Olgiimler sivi fantom iizerinden alindi. Aym komsulukta bulunan
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dedektorlerin 6l¢tiigii 151k siddeti degerleri komsuluk kalibrasyon egrisinden (Sekil 3.11)
elde edilen katsayilara boliindii. Sekil 3.13’de komsuluk diizeltmesi uygulanmadan 6nce

ve uygulandiktan sonra elde edilen 6l¢tim grafikleri gosterildi.
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Sekil 3. 13. Ayni1 dl¢iim parametreleri kullanilarak yapilan farkli bir deneyde komsuluk diizeltmesi
yapildiktan sonra ayni komsulukta bulunan dedektorlerin 730 nm 6lgtiigii 151k siddetine ait grafikler. (a)-
(b) 4. ve 5. komgulukta bulunan dedektorlerin 6l¢tiigii 151k siddeti egrisi. (¢)-(d) 14. ve 15. komsulukta
bulunan dedektorlerin dl¢tiigii 151k siddeti egrisi.

Sonuglar degerlendirildiginde tiim komsuluk-dedektor okumalarindan kaynaklanabilecek
hatalardan sistemin bagimsiz hale getirildigi goriildii. Bu sayede veri 6n isleme prosediirii
tamamlandi. Olgiim sonucu alinan veri seti geri catim algoritmasinda islenmeye hazir
hale getirildi. CW LED-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan 1. ve 2. komsuluktaki
dedektorlerin  Olglim degerleri satiirasyona gittigi i¢in geri c¢atim algoritmasinda

kullanilamadi.

32



Tiim bu islemler hem homojen fantom iizerinden alinan Ol¢im verilerine hem de

inkliizyon benzeri yapilar1 igeren fantom {izerinden alinan 6l¢iim verilerine uygulandi.

3.3. In vitro Deney Prosediirii

3.3.1 inkliizyonlarin Hazirlanmsi
Deneyde tiimor benzeri yapi olarak (inkliizyon) saydam bir baloncuk i¢ine konulan ¢ap1
8 mm, 10 mm, 15 mm, 18 mm ve 20 mm olan dalak pargalar1 kullanildi. Sekil 3.14°de

hazirlanan inkliizyonlar goriilmektedir.

Sekil 3. 14. Deneyde kullanilmak iizere farkli boyutlarda hazirlanan inkliizyonlar.

3.3.2 Stvi Meme Fantomunun Hazirlanmasi ve Uzerinden Ol¢iim alinmasi

Sivi fantom hazirlamak ic¢in kullanilan yag emiilsiyonlar, tlirbid ortamlarda 1s1ik
yayiliminin arastirilmasinda, difliz goriintiileme ve 6zellikle klinikte kullanilacak optik
sistemlerin kalibrasyonunu tamamlamak i¢in doku modelleri olarak kullanilmaktadir.
Sacilma katsayilarinin incelenecek dokuya gore kolayca ayarlanabilmesi, homojen ve
steril olmasi, diisilk emilim igerigine sahip olmalari, toksik olmamalar1 gibi avantajlara
sahiptir. Farkli yag konsantrasyonlarina sahip farkli yag emiilsiyonlar1 iizerinde yapilan

calismalar neticesinde sagilma katsayisi ps, indirgenmis sagilma katsayisi ps’, absorpsiyon
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katsay1s1 pa Ve anizotropi faktorii (g) ile parcacik boyutu dagilimina ait bilgiler literatiirde
rapor edilmistir (Flock ve ark., 1992; Pham ve ark., 2000; Michels ve ark., 2008).

In vitro deneylerde meme dokusunun optik 6zelliklerini taklit edebilmek i¢in literatiirden
edinilen bilgiler 15131nda saglikl meme dokusu i¢in absorpsiyon katsayisi pa = 0,04 cm™

1

indirgenmis sagilma katsayist ise ps’=10 cm™ olacak sekilde sivi fantom hazirlandi

(Jacques, 2013).

Yag emiilsiyonu olarak %20’lik ClinOleic tercih edilidi. Kullanilan yag emiilsiyonuna ait

icerik bilgisi tablo 3.3’de gosterilmektedir.

Tablo 3. 3. Siv1 fantom deneyinde kullanilan ClinOleic yag emiilsiyonun madde igerigi.

g/litre ClinOleic 20%
Soya faslilyesi yagi 160

Zeytin yagi 40

Gliserol 225

Elicitin 12

Sodyum oleat 0.3

pH 6-8

Sivi fantom ortaminin absorpsiyon katsayisiin 0,04 cm™ olabilmesi i¢in igerisine 10 uM
ICG (Indosiyanin yesili) eklendi. Fantomun bulundugu tankin hacmi 3 litre oldugu igin

¢ozeltiler bu hacme uygun olarak hazirlandi.

150 ml ClinOleic + 2850 ml su karisimi tanka eklendi. Ardindan 130 ml de molekiiler
agirligi bilinen 10 uM’lik ICG ¢6zeltisi hazirlamak i¢in asagidaki formiiller kullanildi.

M= (18)

n
|4

(19)
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Esitlik 18’de gosterilen M molar cinsinden litre ¢ozeltide ¢oziinmiis halde bulunan
maddenin mol sayisini, n mol cinsinden maddenin miktarini, V ise litre cinsinden

¢ozeltinin hazirlanacagi hacmi temsil etmektedir.

Esitlik 19°da gosterilen m gram cinsinden kullanilacak olan malzemenin tartilmasi
gereken degerini, M, ise gram cinsinden kimyasal bilesigin molekiil agirligini temsil
etmektedir.

Hazirlanan ¢ozelti igerisinden uygun absorpsiyon katsayisini olusturabilmek i¢in gerekli
hesaplamalarin yapilmasinin ardindan 10 uM ICG ¢ozeltisinden 35,1 ml ICG eklendi.
Ekleme yapilmadan 6nce hacmin degismemesi igin 3 It’lik tankin igerisinden 35.1 ml
ClinOleic + su karisimi bosaltildi daha sonra 35.1 ml ICG eklenerek sivi meme fantomu

hazirland1. Sekil 3.15’te hazirlanan homojen sivi fantom goriilmektedir.

Sekil 3. 15. Siv1 fantom i¢in hazirlanan deney diizenegi.

Inkliizyon icermeyen bolge (homojen bolge) iizerinden alinan 6lgiim sonucunda elde
edilen homojen 6l¢iim verileri alindiktan sonra 8 mm, 10 mm, 18 mm ve 20 mm ¢apinda
dalak parcalarindan olusturulan inkliizyonlar sirasiyla 1 ¢cm, 2 cm ve 3 cm derinlige

yerlestirilerek Ol¢timler tekrarland1 ve LED-Fotodiyot DOT sisteminin derinlik ve ¢ap
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degisim bilgisini dogru bir sekilde elde edip edemedigi degerlendirildi. Sekil 3.16°da
inkliizyon igeren fantom {izerinden alinacak Ol¢iim i¢in hazirlanan deney diizenegi

gosterilmektedir.

Sekil 3. 16. S1vi fantom igerisinde inkliizyon 6l¢timleri i¢in hazirlanan deney diizenegi.

In vitro deneylerin tamamlanmasinin ardindan veriler geri ¢atim algoritmasina eklenerek

gorseller olusturuldu. Olgiimlere ait gorseller sonuglar kisminda verildi.

3.3.3 Kuyruk Yag Meme Fantomunun Hazirlanmasi ve Ol¢iimlerin Alinmasi
In vitro deneyin ikinci asamasinda LED-Fotodiyot DOT sistemini test edebilmek i¢in
12x10 cm? genislige sahip bir kap icerisine kiyma edilmis kuyruk yag: yerlestirildi ve

Ol¢timler alindi. Kuyruk yagi homojen olmayan bir ortami taklit etmesi i¢in kullanildi.
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(a) (b)
Sekil 3. 17. Kuyruk yag1 deneyine ait gorseller. (a) Olgiimiin alindig1 homojen kuyruk yag1. (b) Deney
diizenegi.
Inkliizyonlar farkli derinliklere sirasiyla yerlestirilerek iizerleri kuyruk yag: ile kapatildi
ve Olgtimler alindi. Alinan tiim 6l¢iim verileri veri 6n isleme prosediiriiniin ardindan geri
catim algoritmasinda kullanilarak inkliizyonlarin gorselleri olusturuldu. Sekil 3.18’de

yapilan deneye iliskin goérseller bulunmaktadir.
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Sekil 3. 18. Kuyruk yag: igerisinde inkliizyon yapilarinin saptanmasina yonelik hazirlanan deney
diizenegi.

3.4. Monte Carlo Simiilasyonu

In vitro deneylerin tamamlanmasmin ardindan pertiirbasyon verileri elde edildi.
Goriintiilerin olusturulabilmesi i¢in dnce agirlik matrisinin elde edilmesi gerekmektedir.
Geri yansima geometrisinde ¢alisan optik sistemlerde 151k diiz bir yol izlemez. Bu yiizden
agirhik matrisi olusturabilmek igin belirli optik Ozelliklere sahip sanal bir ortam
olusturulmalidir. Bunun i¢in Monte Carlo (MC) simiilasyonu kullanilmaktadir.

Simiilasyon ¢iktis1 olan foton aki yogunlugu kullanilarak agirlik matrisi olusturuldu.

Calismada kullanilan MC simiilasyon algoritmasi daha dnce Ozgiir Kazanci ve arkadaslari
tarafindan yapilan simiilasyon algoritmasindan yola ¢ikilarak LED-Fotodiyot DOT

sistemine gore revize edildi (Kazanci ve ark., 2015).
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MC simiilasyonunda ortamda absorpsiyon katsayisi (pa) Ve indirgenmis sagilma katsayisi
(us’) saghkli memedeki ortalama degerler olan 0.04 cm™ ve 10 cm? olarak segildi.
Yapilan simiilasyonda foton akisi (¢), yoriingeleri belirlendi. Asagida kaynaktan ¢ikip
her bir voksele giden ve vokselden dedektore ulasan akinin hesaplanmasina i¢in kullanilan

denklem verildi (Esitlik 20).
A(TS, T rd) = ¢kaynak (T‘S, r) ¢dedekt6r (T', rd) (20)

¢kaynak (rs, r) kaynak konumundan (rs) r'ye olan akidir. r'den dedekt6r konumu rq'ye olan

akiise @, ... (r4, r) ile ifade edilir (Kazanci ve ark., 2015).

Agirlik fonksiyonunun degerini, simiilasyonda bir kaynaktan c¢ikip dedektdre ulagan
fotonlarin bir vokselden gegme olasiligi vermektedir. Biitiin kaynak (i) ve dedektor (j)
ciftleri tizerinde fotonlar1 her bir vokselden gegme olasilig1 agirlik fonksiyonu ile verilir
ve agirlik fonksiyonundaki her bir elemanin (w) degeri O<w<I dir. Simiilasyonda i ninci
kaynaktan ¢ikip j ninci dedektore ulasan fotonlarin tiimii bir vokselden gegerse o voksel
icin w=1 degerini almaktadir. Her bir voksel icinden gecen foton ydriingelerinin sayisinin
detektorlerden toplanan toplam foton sayisina orani agirlik fonksiyonunu belirlemektedir.
En yakin kaynak-dedektor ¢ifti 1. komsuluk olup aralarindaki mesafe 0,58 cm dir. DOT
sisteminde birbirinden farkli uzaklikta olan 15 kaynak-dedektor cifti (komsuluk)
bulunmata olup en uzak (15. komsuluk) kaynak-dedektor ¢ifti arasindaki mesafe 5.4
cm’dir. Biitiin kaynak-dedektor ciftleri icin MC simiilasyonundan elde edilen foton

yoriingeleri (banana function) elde edilip agirlik fonksiyonlart matrisi hesaplandi.

CW LED-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan 11. kaynak 1.,2.,3. ve 4. dedektorlerin sanal
ortamdaki pozisyonlar1 MC simiilasyonu ile olusturuldu sekil 3.19°da gorselleri

bulunmaktadir. G6rselde bulunan turuncu ok 11. kaynagin konumunu gdstermektedir.
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Sekil 3. 19. Kaynak-dedektor konumlarinin Monte Carlo simiilasyon ¢iktilari. (a) Led-Fotodiyot DOT
sisteminde bulunan 11. Kaynak 1.dedekt6r konumu. (b) Led-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan 11.
Kaynak 2.dedektor konumu. (¢) Led-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan 11. Kaynak 3.dedektdr konumu.
(d) Led-Fotodiyot DOT sisteminde bulunan 11. Kaynak 4.dedekt6ér konumu.

MC simiilasyonunda fotonlarin hareketi rastgele olmaktadir. Ortam igerisinde belli bir yol
kat ettikten sonra ¢ikan foton eger bir dedektdriin bulundugu bolgeye ugramamigsa foton
oli olarak adlandirilir. Tam tersi durumda, dedektoriin bulundugu konumdan ¢ikan

fotonlarin ise gectigi yol belirlenerek fotonun yoriinge dagilimi elde edilmektedir.

MC simiilasyonuna girdi parametresi olarak meme dokusunun literatiirde bulunan
absorpsiyon katsayisi, indirgenmis sagilma Kkatsayisi, anizotropi katsayist (g),

gonderilecek foton sayisi gibi parametreler verildikten sonra simiilasyon calistirildi.
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Ardindan ¢ikt1 olarak elde edilen agirlik katsayr matrisi geri catim algoritmasinda

kullanilmak tizere saklandi.

LED-Fotodiyot DOT sistemine yonelik olarak hazirlanan MC simiilasyonunda yaklagik 4
cm’nin altindaki derinlikte bulunan voksellere fotonlarin ¢ok az ulastig1 gézlemlendi.
Buradan yola ¢ikarak CW LED-Fotodiyot DOT sisteminin ¢alisma simir1 derinligini
yaklastk 4 cm olarak belirlenebilecegini gosterildi. 4 cm derinlige yerlestirilen
inkliizyonlara ait deney gorselleri gergekligi yansitmadigi icin sonuglar kismina

eklenmedi.

3.5. Geri-Catim Teknikleri

Transpose Quasi Minimal Residual Metot (TFQMR) invers problemin ¢oziimiine
odaklanan bir alt uzay geri ¢atim algoritmasidir. TFQMR algoritmasinin bir alt versiyonu
olan Quasi Minimal Residual metodu genellikle diisiik depolama gereksinimleri ve
yineleme bagina tutarli ¢alismasiyla bilinmektedir. QMR algoritmasi bir Krylov tabani ve
bir list Hessenberg matrisi olusturmak i¢in Krylov matrisini indirgeyerek c¢aligir. Bu islem
icin Lanczos algoritmasini kullanir. Bazi durumlarda A matrisine yalnizca yaklasik
degerler yoluyla erisilebilir. Bu sebeple, transpoze AT matrisinin elde edilmesi kolaylikla

miimkiin olmamaktadir (Li ve ark, 2010).

v, wy € CVile |lvl]| = [lwl]l =1 (21)
span{vy,v,, -, vy} = K,(v;,A) n=1.2,- (22)
span{wy, wy, -, wy} = K,(w,AT) n=1.2,- (23)

Baslangi¢ vektorleri esitlik 21°de verilen, esitlik 22, 23’de bulunan serileri simetrik
olmayan Lanczos algoritmasi tarafindan olusturulur. Ancak bu islemlerin yapilabilmesi
icin algoritma agirlik matrisinin transpozuna ihtiya¢ duymaktadir. Bu sorunun iistesinden
gelebilmek i¢in Freund TFQMR algoritmasini gelistirmistir (Knoll ve Keyes, 2004). Bu
teknik esitlik 24°deki gibi yazilabilmektedir.

ATS = SA (24)
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TFQMR algoritmasinda ¢6ziim islemlerinin ikinci asamasinda esitlik 21°de verilen

baslangi¢ vektoriiniin olusturulmasi igin esitlik 25’den faydalanilir.

1
W, == —— Sv 25
S T 25
vn, wa ile esitlik 21-22-23’{in birlesiminin polinom gosterimlerinden yararlanilarak wy

vektor serisi elde edilir. Boylece agirlik matrisinin transpozuna ihtiyag duyulmaz (Esitlik
26).

Vn

w. v, = —— Sv 26
T I A T T (26)

TFQMR ideal algoritmasi esitlik 27-31°de gosterilmektedir. Esitlik 30 da gosterilen “tau”
Ritz degerini ifade eder (Knoll ve Keyes, 2004).

Xm = (1= cHxpmoq + ¢ %y (27)
W, +1
= 28
1
Cp = —— (29)
J1+ v
Tm = Tm-1-Ym-Cm (30)
1

dpy = m (X — Xm-1) (31)

Esitlik 27°de verilen denklem diizenlenerek asagidaki esitlik 32-38’e kadar olan
denklemler elde edilip arama vektorleri olan (wl,w2, ... ,wn) hesaplanarak ¢0zliim

sonlanmaktadir (Sevim, 2016).
m—1
Xm = Xm-1 T 77mdm ) N = Crzna l( )/ZJ (32)

Xm = Xp-1+ @ [(m B 1)/2J Ym (33)

42



dn = Y + ﬁ s+ Vs =1:m—c’2“ (34)
Yon = YVa2n-1 — @n-1Vn-1 (35)
Y2n+1 = Want1 + BnYan (36)
U = AYan1 + Bn(Ayan + Brnvn-1) mv, = Apy (37)
Wit = wp — | ™7 D/ | 4y, (38)

Canpolat ve arkadaslari tarafindan yapilan bir ¢alismada TFQMR algoritmasinin diger
geri ¢atim algoritmalarina kiyasla {i¢ boyutlu goriintii olusturmada daha basarili oldugu
sonucu elde edildi (Uncii ve ark., 2022). Bu sonugtan yola ¢ikilarak tez ¢alismasinda
inkliizyonlara ait goriintiiler, TFQMR algoritmasinin LED-Fotodiyot DOT sistemine gore

revize edilen hali kullanilarak olusturuldu.

43



4. BULGULAR

4.1. Stvi Meme Fantomu Deney Sonuclari

ClinOleic yag emiilsiyonu kullanilarak meme dokusunun optik dzelliklerini karsilayabilen
sivit bir fantom hazirlandi ve Ol¢limler alindi. Gere¢ ve yontemler kisminda detayli
anlatimi1 yapilan sivi fantom deneyinde, ilk olarak inkliizyon yerlestirilmeden 6nce 6l¢iim
alimarak homojen 6l¢iim verileri elde edildi. Ardindan 8 mm, 10 mm, 18 mm ¢aplarinda
hazirlanan inkliizyonlar farkli derinliklere yerlestirilerek LED-Fotodiyot DOT sistemi ile
olgiim alind1. Olgiim verileri 6n isleme prosediiriine tabii tutulduktan sonra geri ¢atim

algoritmasina eklenerek inkliizyonlarin goriintiileri olusturuldu.

Homojen bolgeden (ClinOleic + su karigimi s1vi fantom) alinan 6lgitim verileri, s1vi fantom
igerisine farkli ¢aplarda inkliizyonlar yerlestirilerek alinan 6l¢iim verilerinden ¢ikartilip
pertiitbasyon matrisi elde edildi. Pertiirbasyon matris verisi ve daha once MC
simiilasyonundan elde edilen agirlik katsayr fonksiyonu geri catim algoritmasina
eklenerek inkliizyonlara ait goriintiiler olusturuldu. Inkliizyon hedef derinlik igin
konumlandirilirken, inkliizyonun iist kismindan itibaren Olgiilen deger referans olarak
belirlendi. Cap degerlendirmesi i¢in ise inkliizyonun gorseli tizerinde, renk barindaki en

koyu renk (kirmiz1) yogunlugu bulunan kisim referans alindu.

Deneyin ilk asamasinda yiizeye yakin bir noktaya yerlestirilen 8 mm c¢apindaki
inkliizyonun ¢ap bilgisinin LED-Fotodiyot DOT sistemi ile goriintiilenebilirligi test edildi.
Sekil 4.1°de sivi fantom igerisinde 1 cm derinlige yerlestirilen 8 mm ¢apindaki

inkliizyonun, 730 nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢tim sonuglar1 gosterildi.
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Sekil 4. 1. 8 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6lgiim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 8 mm ¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

6l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 8 mm c¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiisi.

Deney sonucunda inkliizyona ait gergek cap bilgisinin, LED-Fotodiyot DOT sistemi ile
yaklagik olarak elde edilebildigi gézlendi.

Deneyin ikinci asamasinda sistemin daha derine yerlestirilen inkliizyon i¢in derinlik
degisimine olan duyarliligi degerlendirildi. Asagida Sekil 4.2°de verilen gorselde sivi
fantom igerisinde 3 cm derinlige yerlestirilen 8 mm ¢apindaki inkliizyona ait dl¢iim

sonuglart goriilmektedir.
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Sekil 4. 2. 8 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan dlgiim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 8 mm ¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

Ol¢lim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 8 mm ¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 6l¢iim sonucu olugturulan goriintiisii.
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Deney sonucu elde edilen goriintiiler incelendiginde CW LED-Fotodiyot DOT sisteminin
derinlik degisimine duyarli oldugunu gozlendi. Asagida 8 mm ¢apindaki inkliizyon ile
yapilan deney sonucu gercek derinlik-cap ve Olgiilen derinlik-¢ap karsilastirilmasina

yonelik tablo bulunmaktadir. (Tablo 4.1)

Tablo 4. 1. 8 mm ¢apindaki inkliizyonun ger¢ek derinlik-gap ve dlgiilen derinlik-¢ap bilgileri.

Dalga Boyu (nm)| inkliizyon Gergek Gapi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730nm 8mm 8mm 0% 1lcm 0,98 cm 2%
850 nm 8mm 8mm 0% 1cm 0,80 cm 20%

Dalga Boyu (nm) | inkliizyon Gergek Capi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 8mm 9mm 12,5% 3cm 3,05cm 1,65%
850 nm 8mm 9mm 12,5% 3cm 3,45cm 15%

S1v1 fantom tizerinde yapilan deneyinin ikinci agsamasinda farkli ¢apa sahip inkliizyon i¢in
sistemin ¢ap ve derinlik degisimi bilgisine olan duyarlilig: test edildi. 10 mm ¢apindaki
inkliizyon s1v1 fantom igerisinde 2 cm derinlige yerlestirldi. Sekil 4.3’de, 730 nm ve 850
nm dalga boyunda alinan 6l¢tim verilerinin geri-catim algoritmasinda islenmesi ile birlikte

olusturulan goriintiileri yer almaktadir.
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Sekil 4. 3. 10 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 10 mm ¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

6l¢lim sonucu olugturulan goriintiisii. (b) 10 mm ¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii.

CW LED-Fotodiyot DOT sisteminin derinlik degisimine olan duyarliligina bakmak i¢in
inklizyonun konumu degistirildi. Asagida sekil 4.4’de verilen gorsellerde, 10 mm
capindaki inkliizyonun sivi fantom igerisinde 3 cm derinlige yerlestirildikten sonra 730

nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiileri yer almaktadir.
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(b)

Sekil 4. 4. 10 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu
olusturulan gorseller. (a) 10 mm c¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan
Ol¢ciim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 10 mm g¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 8l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii.

Asagida 10 mm ¢apindaki inkliizyon ile yapilan deney sonucu gergek derinlik-¢ap ve

olgtilen derinlik-gap karsilastirilmasina yonelik tablo bulunmaktadir (Tablo 4.2).

Tablo 4. 2. 10 mm ¢apindaki inkliizyonun gercek derinlik-¢ap ve 6lgiilen derinlik-¢ap bilgileri.

Dalga Boyu (nm) | inkliizyon Gergek Capi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 10 mm 10 mm 0% 2cm 1,50 cm 25%
850 nm 10 mm 10 mm 0% 2cm 1,50 cm 25%

Dalga Boyu (nm)| inkliizyon Gergek Gapi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 10 mm 10 mm 0% 3cm 3cm 0%
850 nm 10mm 12mm 20% 3cm 3cm 0%

Olgiim sonucu olusturulan gorsellerde derinlik degisiminin saptanabildigi goriildiikten

sonra sivi fantom ile son bir deney yapildi. Bu deney i¢in daha biiyiik ¢aptaki bir inkliizyon

kullanilarak dlgiimler tekrarlandi. 18 mm ¢apindaki inkliizyon yiizeye yakin bir noktaya

yerlestirilerek, sistemin ¢ap degisimine olan duyarliligi degerlendirildi. Asagida 18 mm

capindaki inkliizyonun sivi fantom icerisinde 1 cm derinlige yerlestirildikten sonra 730

nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢tim sonucu olusturulan goriintiileri yer almaktadir

(Sekil 4.5).
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Sekil 4. 5. 18 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 18 mm ¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

Ol¢ciim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 18 mm g¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 6l¢tim sonucu olusturulan goriintiisii.

Gortintiiler incelendiginde sistemin 18 mm c¢apa sahip inkliizyon icin ¢ap bilgisini
yaklagik olarak gosterebildigi goriildii. LED-Fotodiyot DOT sisteminin derinlik bilgisine
olan duyarliligini test etmek i¢in 18 mm c¢apindaki inkliizyon farkli derinlige
yerlestirilerek Ol¢lim alindi. Asagida 18 mm ¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlige
yerlestirildikten sonra 730 nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan

goriintiileri yer almaktadir (Sekil 4.6).
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Sekil 4. 6. 18 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu
olusturulan gorseller. (a) 18 mm ¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan
6l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 18 mm g¢apindaki inkliizyonun 3 cm derinlikte 850 nm dalga

boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii.

Deney sonucu ol¢tim verileri islenip goriintiiler olusturuldugunda CW LED-Fotodiyot

DOT sisteminin farkli ¢aplara sahip inkliizyonlarin hem c¢ap hemde yerlestirildikleri

derinlige dair bilgiyi yaklasik olarak dogru bir sekilde saptayabildigi gozlendi. Asagida

18 mm c¢apindaki inkliizyon ile yapilan deney sonucu gergcek derinlik-cap ve Olciilen

derinlik-gap karsilagtirilmasina yonelik tablo bulunmaktadir (Tablo 4.3).

Tablo 4. 3. 18 mm ¢apindaki inkliizyonun gergek derinlik-gap ve 6l¢iilen derinlik-¢ap bilgileri.

Dalga Boyu (nm)| inkliizyon Gergek Gapi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 18 mm 18 mm 0% lcm lcm 0%
850 nm 18 mm 18 mm 0% lcm lcm 0%

Dalga Boyu (nm) | inkliizyon Gergek Capi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 18 mm 16 mm 11% 3cm 2,5cm 16%
850 nm 18 mm 18 mm 0% 3cm 2,5cm 16%

Sivi meme fantomu iizerinde yapilan deneyler tamamlandiktan sonra kuyruk yagi

deneyleri basladi ve In vitro deneyin ikinci asamasina gegildi.
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4.2. Kuyruk Yagi Deney Sonug¢lar:

Kuyruk yag: deneylerinin ilk asamasinda 12x10 cm? boyuta sahip bir kap icerisine kuyruk
yag1 konularak fantom hazirlandi. Ardindan kap igerisine 15 mm ve 20 mm ¢aplarinda
hazirlanan inkliizyonlar farkli derinliklere sirasiyla yerlestirildikten sonra él¢timler alinda.
Yapilan deneyin amaci CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile inkliizyonlarin derinlik ve

cap bilgisini degerlendirmektir.

Deney verileri 6n isleme prosediiriine tabii tutulduktan sonra homojen bolgeden (kuyruk
yag1) alinan Olgiim verileri kuyruk yagi igerisine inkliizyon eklendikten sonra alinan
dl¢iim verilerinden ¢ikartilip pertiirbasyon matrisi elde edildi. Inkliizyon hedef derinlik
i¢cin konumlandirilirken, inkliizyonun iist kismindan itibaren 6l¢iilen deger referans olarak
belirlendi.Pertiirbasyon matrisinin elde edilmesinin ardindan pertiirbasyon verisi ve daha
once MC simiilasyonundan elde edilen agirlik katsay1 fonksiyonu geri ¢atim algoritmasina
eklenerek inkliizyonlara ait goriintiiler olusturuldu. Cap degerlendirmesi igin ise
inkliizyonun gorseli tizerinde, renk barindaki en koyu renk (kirmizi) yogunlugu bulunan

kisim referans alind.

Sekil 4.7°de 15 mm capindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte, 730 nm ve 850 nm dalga

boyunda alinan 6l¢tim sonucu olusturulan goriintiileri yer almaktadir.

_______

@ (b)

Sekil 4. 7. 15 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 15 mm ¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

Ol¢iim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 15 mm ¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 6l¢iim sonucu olugturulan goriintiisii.
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Yiizeye yerlestirilen inkliizyonda cap ve derinlik bilgisinin yaklasik olarak elde
edilmesinin ardindan inkliizyon 2 cm derinlige yerlestirilerek 6lgtimler tekrarlandi. LED-

Fotodiyot DOT sisteminin derinlik degisimine olan duyarliligi degerlendirildi.

Sekil 4.8’de 15 mm ¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte, 730 nm ve 850 nm dalga

boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiileri yer almaktadir.
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Sekil 4. 8. 15 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 15 mm ¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

Ol¢iim sonucu olusturulan goriintiisti. (b) 15 mm g¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii.

Deneyin tamamlanmasinin ardindan 15 mm ¢apindaki inkliizyona ait alinan 6l¢iim sonucu
olusturulan goriintiiler incelendi. CW LED-Fotodiyot DOT sisteminin farkli derinlige ve
cap degisimine kars1 duyarli oldugu gozlemlendi. Asagida 15 mm ¢apindaki inkliizyon ile
yapilan deney sonucu gercek derinlik-cap ve Ol¢iilen derinlik-¢ap karsilastirilmasina

yonelik tablo bulunmaktadir (Tablo 4.4).

Tablo 4. 4. 15 mm ¢apindaki inkliizyonun gergek derinlik-¢ap ve 6lgiilen derinlik-gap bilgileri.

Dalga Boyu (nm)| inkliizyon Gergek Gapi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730nm 15mm 15mm 0% 1lcm 0,60cm 40%
850 nm 15mm 15mm 0% 1cm 0,98 cm 2%

Dalga Boyu (nm) | inkliizyon Gergek Capi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 15mm 15mm 0% 2cm 1,70cm 15%
850 nm 15mm 15mm 0% 2cm 1,90 cm 5%

Kuyruk yagi deneyinin ikinci asamasinda farkli ¢apa sahip inkliizyon kullanilarak

deneyler tekrarlandi ve sistemin ¢ap degisimine olan duyarlilig: test edildi.
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Asagida sekil 4.9°da verilen gorseller 20 mm ¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte, 730

nm ve 850 nm dalga boyunda alinan 6l¢iim sonucu olusturulan goriintiileri yer almaktadir.

——————

(@) (b)

Sekil 4. 9. 20 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢iim sonucu

olusturulan gorseller. (a) 20 mm c¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan

6l¢tim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 20 mm ¢apindaki inkliizyonun 1 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii.

Farkli gaptaki inkliizyon ile tekrarlanan deney sonucunda CW LED-Fotodiyot DOT
sistemi kullanilarak ¢ap degisiminin saptanabildigi gozlendi. Ardindan sistemin farkl
derinlige yerlestirilen ayni ¢aptaki inkliizyona ait derinlik bilgisine olan duyarlilig
arastirldi. Bunun i¢in 20 mm ¢apindaki inkliizyon 2 cm derinlige yerlestirilerek dl¢timler

tekrarlandi.

Sekil 4.10’de 20 mm ¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte, 730 nm ve 850 nm dalga
boyunda LED-Fotodiyot DOT sistemi tarafindan alinan 6l¢iim sonucu verilerin geri-gatim

algoritmasinda islenmesi ile birlikte olusturulan goriintiileri yer almaktadir.
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Sekil 4. 10. 20 mm ¢apindaki inkliizyona ait CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile alinan 6l¢lim sonucu
olusturulan gorseller. (a) 20 mm c¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte 730 nm dalga boyunda alinan
Olciim sonucu olusturulan goriintiisii. (b) 20 mm ¢apindaki inkliizyonun 2 cm derinlikte 850 nm dalga
boyunda alinan 8l¢iim sonucu olusturulan goriintiisii.

Asagida 20 mm ¢apindaki inkliizyon ile yapilan deney sonucu gergek derinlik-¢ap ve

olgtilen derinlik-cap karsilastirilmasina yonelik tablo bulunmaktadir (Tablo 4.5).

Tablo 4. 5. 20 mm ¢apindaki inkliizyonun gergek derinlik-gap ve 6lgiilen derinlik-cap bilgileri.

Dalga Boyu (nm) | inkliizyon Gergek Capi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730nm 20 mm 20 mm 0% lcm lcm 0%
850 nm 20 mm 20 mm 0% lcm lcm 0%

Dalga Boyu (nm)| inkliizyon Gergek Gapi (mm) | Olgiilen Cap (mm) | Aradaki Fark (%) | Yerlestirildigi Derinlik (cm) | Olgiilen Derinlik (cm) | Aradaki Fark (%)
730 nm 20 mm 20 mm 0% 2cm 2cm 0%
850 nm 20 mm 20mm 0% 2cm 1,70cm 15%

Deney sonucunda CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile farkli ¢aptaki inkliizyonlar ayirt

edilebildi. Ayn1 zamanda inkliizyonlarin farkli derinliklere yerlestirilmesi ile birlikte

derinlik bilgisininde elde edilebildigi gosterildi. In vitro deneyler ile CW LED-Fotodiyot

DOT sisteminin klinik i¢in kullanilma potansiyelinin oldugu goriildii.
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5. TARTISMA

Gectigimiz yirmi yilda, meme kanserini teshis etmek, tedavi slirecini izlemek ve
degerlendirmek icin optik goriintiileme yontemleri arastirilmistir. Bu optik goriintiileme
yontemlerinden biri olan yakin kizil6tesi (NIR) 15181 kullanan DOT sisteminin 6zellikle
NAK tedavi siirecini izlemek igin potansiyel bir arag¢ oldugu goriilmektedir. Timor
anjiyogenezi degerlendirilirken hemoglobin konsantrasyonunda meydana gelen
degisiklikler Olciilerek tedavi etkinligi DOT sistemi ile izlenebilecegini gosteren
caligmalar  yapilmistir.  NAK  tedavisinin  erken  asamalarinda  etkinligin
degerlendirilebilmesi icin gerceklestirilen son c¢alismalar, tedavi Oncesi toplam
hemoglobin konsantrasyonunda (HbT) meydana gelen degisikliklerin tedavi sonucunun

erken belirteci olarak kullanilabilecegini gostermistir (Zhu ve ark., 2021).

Guanggian Yuan ve arkadaslan tarafindan gerceklestirilen ¢alismalarindan birinde, 740,
780, 810 ve 830 nm dalga boyunda 151k emisyonu yapan 4 farklt LED ve 10 fotomultiplier
(PMT) dedektorden olusan ultrason destekli CW LED DOT sistemi gelistirilmistir (Yuan
ve ark., 2014). Gelistirdikleri sistemi test edebilmek i¢in, absorpsiyon katsayilart farkli
olan yiiksek ve diisiik kontrastli iki kat1 fantom kullanilmistir. Fantomlarin igerisine ¢ap1
1 cm ve 3 cm olan iki inkliizyon farkli derinliklere konularak dlgiimler alinmustir. Olgiim
sonuglart geri catim algoritmasinda islenerek inkliizyonlarinin bulundugu konuma ait
absorpsiyon dagilimlart basarili bir sekilde olusturulmustur. Arastirmacilar gelistirdikleri
DOT sisteminin hedef belirleme dogrulugunu sagladigini ve meme lezyonlarim
goriintiileme potansiyeli oldugunu gostermistir. Yapilan ¢alismada geri catim algoritmasi

US nin sagladig1 inkliizyon derinligi ve biiyiikligii bilgisi kullanmastir.

YihanWang ve arkadaglari tarafindan yapilan bir calismada DOT sisteminin klinikte daha
kolay kullanilabilmesi i¢in fiber optik kablo icermeyen, gegirgenlik geometrisinde ¢alisan
CW DOT sistemi tasarlanmistir (Wang ve ark., 2022). Sistem paralel levhalara
yerlestirilmis 3 farkli dalga boyunda (660 nm, 750 nm ve 840 nm) 1sik emisyonu yapan
56 adet LED ve fotodiyottan olugmaktadir. Meme dokusunun optik parametrelerini
karsilayan poliformaldehitten (POM) iiretilen fantom kullanilmistir. Fantom igerisine

farkli absorpsiyon katsayilarma sahip inkliizyonlar farkli konumlara yerlestirilerek
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Olctimler alinmistir. Geri ¢atim algoritmasi ile islenen 6l¢iim verileri sonucu inkliizyonlara
ait absorpsiyon haritalar1 olusturulmus ve gelistirilen sistem ile fantom igerisine

yerlestirilen inkliizyonlarin konumunun basaril1 bir sekilde saptandig1 gosterilmistir.

Farkli derinliklerde bulunan farkli boyutlardaki meme lezyonlarini arastirmak igin Zhu ve
arkadaslar1 tarafindan yapilan bir ¢alismada FD modunda c¢alisan ultrason destekli lazer
DOT sistemi tasarlanmustir (Zhu ve ark., 2006). Sistem, ti¢ farkli (690 nm, 780 nm, ve 830
nm) dalga boyunda emisyon yapan lazer ve fotomultiplier (PMT) dedektérden
olusmaktadir. Isik kaynag1 ayn1 zamanda 3 farkli genlik (350MHz, 140MHz, ve 50MHz)
ile modiile edilmistir. Sistem deneyleri, intalipid yag emiilsiyon maddesi kullanilarak
meme optik parametrelerini kargilayacak sekilde hazirlanan fantom tizerinde yapilmistir.
Fantom igerisine ¢ap1 1 ve 3 cm arasinda degisen diisiik ve yiiksek optik kontrasta sahip
inkliizyonlar farkl1 derinliklere konumlandirilarak dlgiimler alinmistir. Olgiim verileri geri
catim algoritmasinda islendikten sonra absorpsiyon haritalar1 olusturularak sistemin
meme lezyonunu taklit etmek icin yerlestirilen inkliizyonlar1 goriintiileyebildigini
gostermislerdir. Absorpsiyon haritalar1 incelendiginde yiizeye yakin kiigiik lezyonlari
aragtirmak i¢in 350Mhz gibi yiiksek bir modiilasyon frekansinin, 50Mhz gibi diisiik bir
modiilasyon frekansinin ise daha derin ve daha biiyiik lezyonlar1 goriintiilemek i¢in uygun
bir modiilasyon frekans1 oldugu sonucu gosterilmistir. Calismada inkliizyonlara ait boyut

ve konum bilgisi ancak ultrason sistemi tarafindan elde edilmistir.

Tez caligmasinda kalibrasyonu tamamlanan CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ¢ogu 6rnek
caligmadan farkli olarak 1s1k kaynagi olarak lazer igermediginden sistem kolay dizayn
edilip tasiabilmektedir. CW LED-Fotodiyot DOT sisteminde inkliizyon derinligini ve
biytikligiinii belirlemek i¢in MC simiilasyonunda elde edilen agirlik fonksiyonu
kullanildi ve bu sayede sistemin farkli goriintiileme sistemlerine entegre edilmesine gerek
kalmadan tomografik goriintiiler olusturuldu. Ayrica sistem geri yansima geometrisinde
calistifi icin Olglim sonucglari hastalarin meme sekli ve yapisi gibi farkliliklardan
kaynaklanabilecek artefaktlardan etkilenmemektedir. Goriintii kalitesini iyilestirmek igin
3D gauss filtreleme ve bi-kiibik enterpolasyon yontemi kullanildi. CW LED-Fotodiyot
DOT sisteminin ¢ap ve derinlik degisimine olan duyarliligi, in vitro deneyler ile alinan

Olctim verileri kullanilarak olusturulan 3D boyutlu goriintiilere bakilarak degerlendirildi.
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In vitro deneylerin birinci asamasinda ClinOleic yag emiilsyon maddesi kullanilarak
hazirlanan sivi meme fantomu iizerinde deneyler gergeklestirildi. Deneyler sonucu
sistemin 1 cm derinlige yerlestirilen farkli ¢aptaki inkliizyonlarin bulunduklar1 derinligi
%94,5 dogrulukla; gercek caplarini ise %91 dogrulukla belirledigi gosterildi. Sistemin 3
cm derinlige yerlestirilen farkli c¢aptaki inkliizyonlarin bulunduklar1 derinligi %92
dogrulukla; gergek caplarini ise %90 dogrulukla belirledigi goriildi. Bu durumun
inkllizyonun, sivi fantom igerisinde konumlandirildiktan sonra Ol¢im sirasinda sivi

icerisinde hareket etmis olma ihtimalinden kaynaklandigi diisiintildii.

In vitro deneyin ikinci asamasinda homojen olmayan bir ortam iizerinde sistemi test
edebilmek i¢in kuyruk yagi tizerinde dlgtimler alindi. Deneyler sonucu sistemin 1 cm
derinlige yerlestirilen farkli captaki inkliizyonlarin bulunduklari derinligi %90
dogrulukla; gercek caplarini ise %100 dogrulukla belirledigi goriildii. Sistemin 3 cm
derinlige yerlestirilen farkli captaki inkliizyonlarin bulunduklar1 derinligi %91,25
dogrulukla; gercek caplarini ise %97,5 dogrulukla belirledigi gosterildi. Bu durumun
inkliizyonun kuyruk yagi icerisinde konumlandirildiktan sonra {izerinin ortiildiigii sirada
biraz daha yayvan bir konum almasindan kaynaklandigi, dlgiilen derinlik hatalarinin ise
sistemin kuyruk yagi lizerine dogru bir sekilde oturtulamamasindan kaynaklandigi

distinildii.

Tez ¢alismasi kapsaminda bazi limitasyonlar ile karsilasildi. In vitro deneylerde kullanilan
ClinOleic yag emiilsiyon maddesi ile hazirlanan s1ivi meme fantomu {izerinden alinan ilk
Olciimlerde inkliizyona ait ¢ap ve derinlik degisimine ait bilgiler alinabilidi. Ancak aym
giin igerisinde birkag saat sonra aliman Ol¢iimlerde ¢ap ve derinlik bilgisinin elde
edilemedigi gozlendi. Bunun sebebi olarak acikta kalan ClinOleic yag emiilsiyon
maddesinin bozularak baglangigta ayarlanan absorpsiyon ve sagilma katsayisini

etkilemesinden kaynaklanabilecegi diigiiniildii.

Bu tez c¢alismasinda gelistirilen CW LED-Fotodiyot DOT sisteminin kalibrasyonu
tamamlanip in vitro deneyler gergeklestirilerek optik tomografi sisteminin, inkliizyonlara

ait derinlik ve ¢ap degisimine duyarli oldugu gosterildi.

56



Bu ¢alismada gelistirilen CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile meme fantomlari tizerinde
yapilan deneylerde alinan sonuglar sistemin NAK tedavisi alan hastalarda pTY’1 takip

etmek icin ¢alisma yapmaya uygun oldugu gdosterildi.
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6. SONUC ve ONERILER

Meme kanseri hastalarinda tedavi siireleri boyunca her hasta icin kisiye 6zel kemoterapi
rejimleri uygulanmaktadir. Tedavi etkinliginin degerlendirilebilmesi hastanin tedaviye
yanit vermedigi noktada hekimin tedaviyi sonlandirip yeni bir tedaviye baslayarak kisinin
hastaliksiz sagkalim olasiligin1 artirmaktadir. Bunun icin giincel kullanilan radyolojik
goriintiileme tekniklerinin yaninda non-invaziv, iyonlastirici radyasyon igermeyen ve
agrisiz bir goriintileme teknigi olan optik tomografi sistemlerine ait caligmalar
giinlimiizde artarak devam etmektedir. Bu sistemler birgok ¢alismada tek basina ya da
giincel kullanilan radyolojik goriintiileme tekniklerine entegre edilerek klinik

arastirmalarda kullanilmaktadir.

Tamamlanan tez ¢alismasinda CW LED-Fotodiyot DOT sistemine 6zel olarak gelistirilen
kalibrasyon metodu iki asamada yapildi. 1. asamada sistem, olgiim parametrelerinin
etkisinden bagimsiz hale getirildi. Bu sayede farkli 1s1k seviyelerinde LED’ler aktif
oldugunda fotodiyot 6l¢iim sonuglarini LED 151k siddetlerinden, farkli 151k integrasyon
siireleri ise integrasyon zamanindan bagimsiz hale getirildi. 2. asamada ise donanimsal

kalibrasyon tamamlanarak kaynak-dedektor 1sik alma ve toplama verimi diizeltildi.

Kalibrasyonu tamamlanan CW LED-Fotodiyot DOT sistemi ile, meme dokusu optik
parametrelerini karsilayabilen fantomlar iizerinden dl¢iimler alindi. Ol¢iim sonuglar: geri-
catim algoritmasi ile islenerek inkliizyonlara ait gorseller olusturuldu. Olgiim sonuglar
degerlendirildiginde sistem, baska goriintiileme tekniklerine entegre edilmesine gerek
kalmadan inkliizyonlara ait derinlik ve ¢ap degisimine duyarli oldugunu in vitro deney

sonuclari ile gosterdi.

Tasarlanan optik tomografi sisteminin, NAK tedavi etkinligini degerlendirerek timor
capindaki degisimi gosterebilme ve olumsuz gelisen bir durumda hekimin tedavi
prosediiriinii erken asamada degistirmesine olanak saglayacak bir goriintiileme sistemi
olma potansiyeli bulunmaktadir. Ilerleyen calismalarda kalibrasyonu tamamlanarak
kullanima hazir hale getirilen CW LED-Fotodiyot DOT sistemini klinikte kullanmay1 ve
meme kanseri hastalarinda NAK tedavi etkinligini iyilesmeye bagl olarak gelisen timor

boyutundaki degisimi saptayarak degerlendirmeyi hedeflemekteyiz.
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