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OZET

GUnimizde meme kanserini teshis amacli kullanilan yontemler mevcuttur. Bunlar
X-ray tomografi, ultrason ve MRI gibi cihazlardir. Bu cihazlarin viicuda zararl isinlar
gondermesi, maliyetinin fazla olmasi, ¢6zlnlrliglinin az olmasi ve tasinabilirliginin gig
olmasi nedeniyle meme kanseri teshisinde yeni yontemler aranmaktadir. Bu yontemlerden
biri de Difliz Optik Tomografi (DOT) dir.

Difliz optik tomografi meme timorlerini belirlemek amaci ile gelistirilen bir
sistemdir. Bu ¢alismada kullanilan DOT sisteminde dokuya penetrasyonu yiiksek olan 808
nm dalga boyunda lazer kullaniimaktadir. DOT sisteminin probu 49 kaynak ve 49 detektor
fiberden olugmaktadir. Kaynak ve detektor fiberler 10x10 luk bir matris lzerine sirasi ile
yerlestirilmistir. Tek bir kaynaktan ortama i1sik gonderilirken diflizyon ile geri dénen isik 49
detektor fiber tarafindan toplanmakta ve fotodiyotlara gonderilmektedir. Bir 6lglim
sonunda 49x49 = 2401 tane veri alinmaktadir.

Yapilan deneylerde meme benzeri ortam (meme fantomu) olarak %1
konsantrasyonu olan intralipid kullanildi. Intralipid’in 808 nm de absorpsiyonu ¢ok disliktir.
Intralipid’in icine meme dokusuna benzemesi icin absorpsiyon katsayisini 0.04 cm™ olacak
sekilde Indocyanine green (ICG) konuldu. TUimor yaplyr temsil etmek igin saydam
baloncuklarin igine intalipid ve absorpsiyon katsayisi 0.16 cm™ olacak sekilde ICG konuldu.
Bunun nedeni de tiimo6r olan boélgedeki yogun kanlanmadan dolayi absorpsiyonun normal
dokuya gore daha yiksek olmasidir. Bu calismada meme fantomunun ve timor benzeri
yapinin (absorber) 15181 sacma katsayilari (i) ayni olup sadece absorpsiyon katsayilari ()
farkhdir. Bundan dolayi geri ¢atim (reconstruction) algoritmalari ile olusturulan gérintiler
absorpsiyon konsantrasyonu farkina baghdir. Calismada 0.3cm ile 1.5cm derinliklerinde
inklizyon olan meme fantomlari izerinde 6lgiimler alindi.

DOT sistemi ile alinan olgcimlerin, Algebraic Reconstruction Teknik (ART) ve
Truncated Conjugate Gradient (TCG) yontemleri kullanilarak 3 boyutlu goérintileri
olusturuldu. Probun altinda kalan hacim x-y-z ekseninde sirasiyla 15x15x10 voksele boliindii
ve boylelikle sistemde toplam voksel sayisi 2250 olmus oldu. Farkl geri catim algoritmalari
ile olusturulan gorintiler konum (derinlik) ve gercek sekle benzeme (inklizyon sekline)
parametreleri gdz 6niinde bulundurularak karsilastirildi.

TCG algoritmasi ile elde edilen sonuglar ART algoritmasina gére gercege daha yakin,
daha glriltlisiz ve absorberin boyutlarina en yakin olanidir. Algoritmalar igin kullandigimiz
sistem 2401 6l¢iim 2250 vokselden olustugundan dolayi boyle sistemlere over-determined
sistemler denilmektedir. Over-determined sistemlerde TCG algoritmasinin daha iyi ¢alismis
oldugunu sonuglarimizdan ¢ikarmaktayiz.

Anahtar Kelimeler: Diffliz Optik Tomografi Sistemi, Gorilintl Olusturma
Algoritmalari, Truncated Conjugate Gradient, Algebraic
Reconstruction Technique



ABSTRACT

Currently, there are several devices have been used for diagnosis of breast cancer.
These devices are X-ray tomography ultrasound and MRI. Because of these devices sending
harmful photons to the body, costly, lack of resolution and portability, new methods are
searching on diagnosis of breast cancer. One of these methods is Diffuse Optical
Tomography (DOT).

Diffuse optic tomography system was developed in order to diagnose breast
tumors. In this study, 808 nm wavelength laser which has a high penetration to tissue is
used. In the DOT system there are 49 source and 49 detector fibers. The source and
detector fibers are placed in 10x10 matrix in an order. When photons are sending into the
tissue by one source, returning light is collected by 49 detectors fiber and are delivered to
the photodiode. At the end of the measurements, there are 49x49 data are taken.

In in-vitro experiments, to make similar environment like breast tissue Intralipid
with a concentration of 1% was used. Intralipid has very low absorption at 808 nm. To
make similar absorption coefficient to the breast tissue Indocyanine green (ICG) was added
to make the absorption coefficient 0.04 cm™. To mimic tumor, a transparent balloon was
filled with 1% Intralipid and ICG to set scattering and absorption coefficients 10 cm™ and
0.16 cm™. Because of the extensive blood supply of tumor region, absorption is higher in
tumor region than normal tissue. In this study, the breast phantom and tumor-like
structure’s (inclusion) light scattering coefficients (u) is same but absorption coefficients
(1.) are different. Therefore, reconstructed images created based on the difference in the
absorption between the background and the inclusion. In the study, measurement were
taken breast phantoms for the depth of the inclusion of 0.3 cm to 1.5 cm.

3D Image of breast phantoms were created by using Algebraic Reconstruction
Technique (ART) and Truncated Conjugate Gradient (TCG) methods. In the reconstruction,
the volume under the probe was divided to 15x15x10 voxels on x-y-z axes respectively and
so the total number of voxels in the system became 2250. Images created by different
reconstruction algorithms are compared to each other in terms of some parameters such as
position and resembling the actual shape.

The results obtained by the TCG algorithm are closer to the real, which is the
closest of absorber’s dimensions and contains less artifact. The system which we use
consists of 2401 measurement and 2250 voxels so it is called as over-determined systems.
According to our findings, we inference that TCG algorithm works better for over-
determined system.

Keywords: Diffuse Optical Tomography, Reconstruction Algorithms, Truncated
Conjugate Gradient, Algebraic Reconstruction Technique
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GIRIS

Diinya Saghk Orgiitine (WHO) goére meme kanseri diinya iizerinde
kadinlar arasinda en sik rastlanan kanser turlerinden biridir. Amerika'da 6lim
oranina gore akciger kanserinden sonra ikinci sirada meme kanseri
bulunmaktadir. 2004 yi1linda 40,110 kadin meme kanserinden 6lmiistiir [1].
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Sekil 1. 2009-2011 arasinda ingiltere'deki meme kanserindeki yil basina yeni olgunun ortalama
sayIsl ve yasa 0zgu tekrarlama oranlari [2]

Sekil 1'de Ingiltere'de meme kanserinden 6liim sayilar1 ve toplumdaki
meme Kkanserli orani verilmektedir. Meme kanserinin sebebi tam olarak
bilinmese de, 6liim oranlarinin azaltilmasi icin erken teghis yapilmasi sarttir.

Gorinir 15181 kullanarak memenin optik goriintiisiinii olusturmak icin ilk
calisma 1929 yilinda Dr. M. Cutler tarafinda yapilmistir [2]. Bu ¢alismada
karanlik bir odada memeye soguk 151k gonderildikten sonra memeden gecen 151k
ciplak gozle incelemistir. Daha karmasik bir diizenege sahip olan



diaphanography sistemi 1980 yilinda gelistirilmistir [3]. Diaphanography
sisteminde kizil 6tesi 151k ve ona duyarli olan 35 mm’lik kamera ile memeden
gecen 151k kayit edilerek memenin igyapisi hakkinda bilgi edinilmeye
calistimistir. 1990’ yillarin sonunda bir¢ok gurup memenin gorintisini
olusturmak icin bilgisayar tomografisi teknikleri iizerinde ¢alismislardir [4].
Meme difliz optik tomografisi ¢alismalarinda kullanilan 1s181n dalga boyu 700 -
900 nm arasinda degismektedir. Bu dalga boyu araligina viicudun 15181
gecirgenligi en fazla oldugu i¢in “body window” denilmektedir.

Su anda meme i¢in en efektif goriintileme yontemi olarak X-ray
mammography kullanilmaktadir. Buna ragmen 50 yas altindaki kadinlarda
%?22'lik yanls negatif oranina sahiptir [5] ve tam olarak malign ve benign
timorler arasinda ayrim yapamamaktadir [6]. Bu gibi sebeplerden dolay:
mammography goriintiilemesinin efektifligi azalmaktadir. Bu ylizden Magnetik
Rezonans Goriintileme (MRI) ve ultrason gibi teknikler mammographye
yardimci olarak kullanilmakta fakat bu yontemlerde maliyetinin fazla olmasi,
verimliligin az olmasi, 06zgiinliglin MRI'da limitli olmas1 ve duyarliligin
ultrasonda diistik olmasi gibi sinirlamalar vardir.

Gectigimiz 10 y1l boyunca difiiz optik tomografi (DOT) teknigi ile beyin
ve memeyi goruntiillemek icin ¢alismalar yapilmistir. [7-11]. DOT sistemi yakin
kizil otesi dalga boyunda calismaktadir. Bu dalga boyunda calismak, viicuda
iyonize madde veren Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) ya da Pozitron
Emisyon Mamografisi (PEM) gibi gorintileme sistemlerinin aksine viicuda
herhangi bir zarar1 yoktur. Bunun yaninda DOT sistemi maliyet olarak da bir¢ok
goruntilleme yontemlerinden daha diistikttir.

Yakin Kizilotesi (NIR) ve difiiz optik tomografi (DOT) fonksiyonel
sturecleri calismaya dayanmakta olup meme timoérid duyarhligini ve
ozgulligiinii artirmak icin potansiyeli olan bircok benzersiz oOlgiilebilir
parametre saglarlar. En 6nemli 6zellikleri, iyonize olmayan radyasyon kullanan,
non-invaziv, ve genellikle teknolojik olarak basit ve hizli olmalaridir. Bunlara
ornek olarak, doku optik absorbsiyon katsayisi kan dinamiklerine erisimi saglar.
Bunlar toplam hemoglobin konsantrasyonu (THC), kan oksijen saturasyonu
(St02), su konsantrasyonu (Chuzo) ve lipit icerigidir. Bu doku 6zellikleri genellikle
hizla biiyliyen tiimorlerde 6nemli 6l¢ciide farkliliklar gosterirler [12-14]. Kanser
hiicrelerinin yayginlasmasi yiiziinden toplam organel popilasyonu artmaktadir
ve bu da tiimorler icin optik sacilma katsayimi arttirmaktadir. Cekirdek ve
mitokondri optik sacilma katsayisinin baslica etmenleridir [15].

Optik tomografinin, meme kanserini tarama, tani ve tedavi takibindeki
klinik rolii heniiz tespit edilememistir. Ancak, acik sekilde DOT tiimoriin pato-
fizyolojisi ile ilgili metabolik aktivite, anjiyogenez ve kan konsantrasyonu gibi



fonksiyonel bilgiler saglar ve geleneksel goriintiileme tarafindan saglanan
yapisal ve fonksiyonel bilgilere tamamlayicidir.



GENEL BIiLGILER

2.1. Doku Optigi

Insan dokusu turbid (bulanik) bir ortama sahiptir [16]. Doku
bilesenlerinin degismesinden dolay1 optik o6zellikleri degisiklik gosterir. Bu
optik 6zellikler 15181n dokudaki absorpsiyon (pa) ve sagilma (ps) katsayilar ile
tanimlanmaktadir. Bu katsayilara bagh olarak 1s18in doku igindeki yayilimi
degismektedir [15, 17].

2.1.1. Absorbsiyon

Absorbsiyon herhangi bir ortamda 15181n ortamdaki bir molekiille girdigi
etkilesim sonucu sogrulmasidir. Doku igerisinde 15181 absorblayan molekiiller
arasinda su, oksi ve deoksihemoglobin, yag ve melanin bulunmaktadir. Bu
molekiillere kromofor denilir.

10
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Sekil 2: Absorpsiyon katsayisinin dalga boyuna gore degisimi



Absorbsiyon katsayisi Sekil 3'de gosterildigi gibi Iy 151k siddetine sahip
fotonlarin pa absorbsiyon katsayisina sahip ortamda [ kadar yol aldiktan sonraki
151k siddetindeki degisimi ile gosterilmektedir.

k—e —l

Sekil 3: Beer-Lambert Kanununun sematik olarak gésterimi

0l = —p,.1.0x ¢y
Esitligin x boyunca integrali alinirsa
I =1Iy.etat (2)
Bu esitlik ortamda sadece absorblanmanin oldugu durumlar i¢in gegerlidir.

2.1.1.1. Doku i¢erisindeki Kromoforlar

Su: Su insan viicut kitlesinin %60-80 gibi ¢ok biiyliik bir kismini
olusturan 6nemli bir kimyasal bilegsiktir. Viicuttaki su miktar1 doku tipi, yas ve
cinsiyete bagh olarak degisir. Ornegin; yeni doganda beyin agirliginin %90 ml su
olustururken yetiskin iskelet kas1 %74 oraninda su icerir [18]. Suyun biyolojik
dokudaki yiiksek konsantrasyonundan dolay1 doku spektroskopi 6l¢ciimlerinde
dikkate alinmas1 gereken en oOnemli kromoforlardan biridir. Suyun
elektromanyetik dalgalar1 absorpsiyonu 900 nm dalga boyu tstiinde artmakta
ve 3 um dalga boyu civarinda maksimum olduktan sonra 10 pm ye kadar ayni
seviyede kalmaktadir[19]. Suyun 200-900 nm dalga boyu araliginda diisiik
absorpsiyon bélgesi vardir [20].

Hemoglobin: Biyolojik dokularda elektromanyetik spektrumun goriiniir
bolgesinde en baskin kromofor cesitli formlardaki hemoglobindir. Hemoglobin
eritrositlerde tasinir ve eritrositler tam kanin yaklasik %40-45'ini olusturur.
Akcigerlerden viicut dokularina oksijenin dagitilmasindan ve viicut
dokularindan akcigerlere karbondioksit gibi gazlarin geri tasinmasindan
sorumludur. Hemoglobin globin proteine baglanmis doért hem grubundan



olusur. Her bir hem grubu halkaya benzeyen yapisinin merkezinde bir demir
atomu igerir (Sekil 4). Hemoglobindeki Fe*2'in koordinasyon sayis1 6 olup bu
koordinasyon yerlerinden doérdiine pirol halkasinin azotu, besincisine globin
molekiiliindeki histidininin imidozol grubunun azot, altincisina ise su molekiilii
baglandiginda hemoglobin tesekkiil eder. Bir veya daha fazla oksijen
molekiiliintin eksik oldugu formuna deoksihemoglobin(Hb) denilir. Doért O2
bagl ise bu hemoglobine oksihemoglobin (HbO2) adi verilir. Fe*2 formundaki
demir atomu oksijenlenme sirasinda oksijen molekiiliine fiziksel
olarak baglanir. Boylece dort demir merkezi iceren bir hemoglobin molekiili
%100 saturasyondaysa toplam doért oksijen molekiilii tasiyabilir.

HOOC

COOH

Sekil 4: Hem grubu

Hb ve HbO: birbirinden farkli absorpsiyon spektrumlar1 verirler. Sekil 5’de
gorildigi gibi deoksihemoglobinin molar uyarilma katsayis1 420 nm ve ikinci
olarak 560 nm de maksimumdur. Diger yandan oksihemoglobin absorpsiyonu
410 nm ve ikinci olarak 550 nm, 580 nm de maksimumdur. Oksi ve
deoksihemoglobinin molar uyarilma katsayilar1 spektrumlarinin Kkesistigi
noktaya izobestik nokta denilir ve bu dalga boyu 808 nm'dir. Hb ve HbO;
arasindaki absorpsiyon farki 600-700 nm arasinda maksimum olmaktadir [20].
Oksi ve deoksihemoglobin absorpsiyonlarinin toplami 808 nm civarinda
minimum oldugundan bu dalga boyundaki 1518in dokuya penetrasyonu
maksimum olur.

Lipit: Lipitler dokularin %10-40'1n1 olusturan en biiyiik bilesenlerden
biridir. Genel olarak lipitler suda ¢o6ziinmeyen kimyasal olarak farkl
bilesiklerdir ve bu nedenle biyolojik fonksiyonlar1 da cesitlilik gosterir.
Viicuttaki lipitlerin ¢ogunlugu trigliserid formundadir. Trigliseridler, bir¢cok
organizmada enerji i¢cin baslica yakit deposudur. Fosfolipidler ve steroller
biyolojik membranlarin yapi taslaridirlar. Nispeten kiiciik miktarlarda bulunan



baz1 lipitler, enzim kofaktorleri, elektron tasiyicilari, 1s1k absorbe eden
pigmentler, emiilsifiye edici ajanlar, hormonlar ve intraselliiler haberciler
olarak ¢cok dnemli fonksiyonlara sahiptirler.
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Sekil 5: Oksi ve Deoksi hemoglobinini molar uyarilma katsayilari

Sekil 6'da 700-1080 nm araligindaki lipit absorbsiyon spektrumu
gorulmektedir. Lipitlerin 930 nm'de absorpsiyonu maksimumdur. Yakin
kizilotesi bolgesinde bir absorber olarak lipitlerin 6nemi c¢alisilan dokuya
baghdir. Lipit orani fazla olan dokularda c¢alisildiginda lipit absorpsiyonu ihmal
edilemez [21].

Diger Kromoforlar: Melanin insan derisinin epidermal tabakasinda bulunan
ultraviyole bolgede absorpsiyonu yliksek olan bir pigmenttir. Miyoglobin iskelet
kas hiicrelerinde bulunan oksijen baglayan kirmizi bir pigmenttir. Hemoglobine
benzer bir absorpsiyon spektrumu verir.

2.1.2. Sacilma

Isik bir ortamda ilerlerken baska bir kirilma indisine sahip ortamla
karsilastiginda iki ortam arasindaki kirilma indisleri farkindan dolay1 sa¢ilmaya
ugrar. Sa¢ilmaya ugrayan 151g1n sa¢ilma agisini karsilastigl ortamin boyutuna,
sekline, 15181 kirma indisine bagh olarak degismektedir [22]. Sacilmaya bagh
olarak isik siddetindeki zayiflama formiilde verilmistir.

I = Io.e_“s'x (3)

Esitlikde ps sacilma katsayisi, x kaynak detektor arasindaki mesafedir.
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Sekil 6 : Lipid absorpsiyon Spektrumu

Sacilma katsayisi fotonlarin ilk dogrultusundan bagimsizdir. Sacilma
katsayisi icin onemli olan gelen ve sagilan fotonlar arasindaki acidir. Bu
fotonlarin dogrultusu arasindaki ac¢inin (0) ortalama kosiniis degeri bize
anizotropi faktorini vermektedir.

g=| p(6)cos(6)ds’ (4)
4m
Burada p(6@) sacilim faz fonksiyonudur ve fotonun acgiya bagl olarak sagilma
olasiligin1 vermektedir. Eger sacilma her yone esit sekilde gerceklesmis ise p
degeri her a¢1 icin esit olur ve anizotropi faktoru sifir olur. Parcacik boyutu
biiytidiikce sacilma ileri dogru artar ve g degeri 1'e yaklasir. Geri dogru
sacilmada anizotropi katsayisi negatif deger alir ve tam 180 derecelik geri
sacilma da ise -1 degerini alir. Doku icin anizotropi katsayisi 0.7-0.95 arasinda
yer almaktadir. Anizotropi ve sagilma katsayilar1 kullanilarak indirgenmis
sac¢ilma katsayisini bulmus oluruz.

ws=00-gus (5)

indirgenmis sacilma katsayisi 15181n doku icerisindeki difiizyonunu gelisigiizel
yonlere (random walk) atilan adimlar ile tanimlamakta olup, gelisigiizel adim



uzunlugu 1/ps" dir. indirgenmis séniimlenme katsayisi ise absorbsiyon katsayisi
ve indirgenmis sac¢ilma katsayilarinin toplami olarak verilmektedir.

We=pg +1's (6)

2.1.3.  Farki Doku Tiplerinin Optiksel Ozellikleri

Absorbsiyon ve sacilma katsayilar1 1s181In  doku igerisindeki yayilimini
belirlemektedir. Farkli doku cesitleri i¢in 15181n ulastig1 derinlik degismektedir.
Tablo 1'de farkli doku tiplerinin absorbsiyon ve sac¢ilma katsayilar1 dalga
boylarina karsin verilmektedir.

Optik tomografi sistemleri icin kullanilan lazer dalga boylar1 kullanilacaklari
bolgeye gore secilmektedir. Tabloda da goriilecegi gibi doku tipine gore 15181n
absorblanmasi ya da sacilmasi degismektedir. Absorbsiyon katsayisi dokularda
biyokimyasal olarak degisirken, sacilma katsayilar1 dokunun fiziksel yapisina
bagl olarak degismektedir.

2.2. Meme Optik Tomografi Sistemleri

DOT ¢ farkh yaklasim ile ¢alismaktadir. Bunlar time-domain, frekans
domain (FD) ve siirekli dalgadir (CW). Time-domain sistemler dokudan ayrilan
fotonlarin zamansal dagilimimi saptarlar [30, 31]. Bu dagilimin sekli bize
dokunun optiksel parametreleri hakkinda bilgi saglamaktadir. CW sistemler
sabit genlikte 151k yayarlar ya da bir ka¢ kilohertzden fazla olmayacak
frekanslara modiile edilirler ve gelen 1s18In genligindeki azalmay:
ol¢mektedirler [32-34]. FD sistemlerinde 151k kaynag: siireklidir, fakat 10 ile 100
megahertz frekanslarn araliginda genlik modiilasyonu yapilmaktadir [35, 36].
Dokunun absorpsiyon ve sacilma o6zelliklerinin bilgileri gonderilen 1518a gore
toplanan 151k siddetindeki azalma ve faz kaymasi ile bulunur [37].

Calistigimiz sistem CW modunda ¢alismaktadir. CW sisteminde sadece
151k siddeti Ol¢iilmektedir. Homojen bir ortamda 6lgiilen 151k siddeti baz alinarak
151k siddetindeki degisme (pertiirbasyon) hesaplanip geri catim teknikleri
(reconstruction) kullanilarak 3D goriinti olusturulmaktadir. [38].



Tablo 1: Absorbsiyon ve sagilma katsayilari

Alnm]  plem™] wlcm™] Doku Referans
Aort
1 632.8 1,548 316 insan Yoonl 1988 [23]
2 476 14,8 237 insan: intima Keijzer 1989 [24]
3 580 8,9 183 insan: intima Keijzer 1989 [24]
4 600 4 178 insan: intima Keijzer 1989 [24]
5 476 7,3 410 insan: orta damar Keijzer 1989 [24]
6 580 4,8 331 insan: orta damar Keijzer 1989 [24]
7 600 2,5 323 insan: orta damar Keijzer 1989 [24]
8 476 18,1 267 insan: adventisyal Keijzer 1989 [24]
Kan
11 685 2,65 1413 Oksihemoglobin Pedersen 1976 [25]
12 665 4,84 509 Deoksihemoglobin Reynolds 1976 [26]
13 960 1,68 668 Deoksihemoglobin Reynolds 1976 [26]
Beyin
14 633 1,58 51 insan beyaz cevher Splinter 1989 [27]
15 633 2,63 60,2 insan gri cevher Splinter 1989 [27]
16 633 2,02 90,2 Képek beyaz cevher Splinter 1989 [27]
17 633 1,65 56,3 Képek gri cevher Splinter 1989 [27]
Meme
18 635 <0,2 395 insan Marchesini 1989 [28]
Karaciger
21 635 2,3 313 insan Marchesini 1989 [28]
22 515 18,9 285 insan Marchesini 1989 [28]
23 488 12,2 173,5 Fare(Albino) Parsa 1989 [29]
24 633 6,5 143,7 Fare(Albino) Parsa 1989 [29]
25 800 5,7 97 Fare(Albino) Parsa 1989 [29]
Surekli Dalga Frekans Domain  Time Resolved
b
4+
9 lo |
':%, I{p) ii /
—_— |
Zaman Zaman (ns) Zaman (ns)
b C

Sekil 7 : Farkli yaklasimlarla gonderilen i1s18a gore toplanan isigin zaman goére degisimi (a) Strekli
dalga (CW), (b) Frekans domain (FD), (c) Time domain (TD)
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Radiative enerji transferi (RTE) matematiksel olarak fotonlarin doku
icerisine yayilimini belirlemektedir. RTE radyansin (L(7,3, t) (%)) doku icinde

zamana bagli olarak dagihmim belirlemektedir. Radyans t zamaninda 7
konumunda birim kat1 a¢1 icinde § yoniinde birim alanda dik olarak gecen enerji
olarak tanimlanmaktadir. RTE radyansin tirevi seklinde ifade edilmektedir.
Kisaca, RTE 151k demetinin enerjisini soniimleme (absorbsiyon ve sacilma
bunlara dahil) ile kaybederken, ortamdaki 1s1k kaynagindan ve sac¢ilip tekrar
gelen 1518In toplanmasiyla enerji kazanmasi seklinde ifade edilmektedir.
Sagilmanin elastik oldugu kabul edilip RTE formiili asagidaki gibi yazilir.

oL (T3,t)

= —8.VL(#,3,t) — u, L(7,3,6) + s [, L7, 3,6)P(8".8)dQ + S, 5,t) (7)

Burada ¢ dokudaki 151k hiz, pe = pa + ps zayiflama katsayzisi, P(3$, §) faz fonksiyonu
olup dQ kati agisi icinde § yoniinde gelen 15181n §' yoniinde yayilma olasiligini

gosterir. Sacilma anizotropisi g = f4n(§’.§)P(§'. $) dQ olarak ifade edilmektedir.

Burada S(#,3,t) ise 151k kaynagidir.

RTE'nin analitik ¢6ziiml bulunmamaktadir. Yapilan bazi kabuller ile RTE
esitligi difiizyon denklemine indirgenmektedir. Bu kabuller kaynak detektor
arasindaki mesafenin doku i¢cin 3-4 mm den daha biiyiik olmasi, sa¢ilma
katsayisinin absorpsiyon katsayisindan daha biliytik olmasidir. Meme
dokusunda 808 nm dalga boyuna sahip 1s1k kullanildiginda bu dalga boyunda
doku tarafindan absorpsiyonu sac¢ilmasindan ¢ok daha azdir. Ortalama bir
meme dokusunda absorbsiyon katsayisi 0.04 cm! iken sa¢ilma katsayis1 10 cm-1
'dir. Yukarida verilen yaklasimlar altinda RTE esitligi difiizyon denklemine
indirgenir. Diflizyon denklemi CW modu i¢in zamandan bagimsiz oldugundan
asagidaki gibi ifade edilmektedir[39].

DV®(r) — cpa (N @(r) = —cS(r) (8)

@(r)(W/m?) r noktasindaki 151k akisi. S(r) izotropik 151k kaynag: ve ¢ dokudaki
15181In hizi. D diflizyon katsayisidir. Diflizyon katsayisi absorbsiyon (pa) ve
indirgenmis sacilma katsayilar (p's) ile yazilabilir.

D =[3(u, +1)™ €)

s = (11— gus (10)
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CW sistemi icin esitlik 8'deki 151k yayilma dagilimi (& (7)) extrapolated sifir sinir
kosullu yari-sonsuz uzayda ¢6ziimlenebilir [39, 40].

Difiiz optik tomografide geri-catim algoritmalar1 ile inklliizyonun
homojen ortamdaki konumu belirlenmektedir. Alinan 6l¢iimlerden tomografik
goriintii olusturmak icin diflizyon denkleminin ¢6ziimiinde Born ve Rytov
yaklasimlar1 kullanilmaktadir. Bu yaklasimlar homojen ortam iginde inkliizyon
oldugunda alinan datalarin p. ve p's degerlerindeki degisim oldugunu
varsayarak calismaktadir [41].

2.2.1. Rytov Yaklasim
Ozellikle Rytov yaklasimi difiiz 151k akisim eksponansiyel sekilde
yazilacagini varsaymaktadir [41-43].

q)(r) = CI)0 (I‘) eXp(q)scat (T')), (DO (I‘) > q)scat (T') (11)

Ha (I') = |J-a,0 (I‘) + ua,l(r) |J-a,0 (I‘) > U-a,l(r) (12)

@, homojen ortamdan alinan 6l¢iim, &, ise inkllizyondan kaynaklanan 1sik
akisindaki degisimdir. p, homojen ortamin, p, ;inkliizyonun ile homojen ortam
arasindaki absorpsiyon farkidir. Her iki tarafinda logaritmasini alinirsa:

@
Dyeqe =In (30> (13)

Esitlik 8'de esitlik 11 ve 12 yerine yazilip ¢6zim yapildiginda [44]:

1 G(T — Td) 3
Dgeqr (Ta,15) = — CDO(rd - )j D cApg (T)CDO(I‘, I‘S)d r (14)

burada G(r —r,;) detektéor ile vokselin Green fonksiyonu, ®,(rq,rs) bir
kaynaktan cikip bir detektore giden 151k akisi, @ (r,r,) bir kaynak ile bir voksel
arasindaki 1sik akisidir. rg kaynagin konumunu ve r,; detektériin konumunudur.

2.2.2. Coziimiin Kesikli Forma Sokulmasi

Bir sonra ki adim 6l¢iimlerden alinan sonuclarla olusturulan absorbsiyon
degisim haritasini pargalara bélmektir. Esitlik 14'de esitlik 13"l yerine yazilip
tlim vokseller lizerinden toplam yapildiginda:

—In (i) = CV;(Jk Zjevoksel bo (rw Ui )¢O (7]', rd)AHa (7}) (1 5)

oy

Burada V,,,;, vokselin hacmini ve 7; ise voksellerin konumunu gostermektedir.
¢o (75, 17) bir kaynaktan ¢ikip bir voksele giden 151k akisi ve ¢ (7, ;) bir
vokselden ¢ikip bir detektore giden 151k akisidir. Esitlik matris formatinda

yazildiginda:
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[Y1
Ym

M o6lgim sayist N ise toplam voksel sayisidir. y; i. kaynak-detektor

Al,l o Al,N

(16)

A:ua-(rl) ]

] _ CVvok
A/'La (rN)

AM,l AM,N

pertiirbasyonu ve A;j ise i. 6l¢timiin j. vokselinin agirlik katsayisidir.

Ai,j = qbkaynak (rsl-r 4 )qbdetekt or (7} ’ rdi) (1 7)

1y, 1. kaynak konumu, ry i. detektér konumu ver j. voksel konumudur. A

matrisini kesikli formda asagidaki gibi tanimlanmaktadir,

A A
cV 1,1 1N
A=-— l;"" P (18)
Au1 Aun
Son olarak esitlik 16'y1 tekrar yazilirsa [41]:
y = Ax (19)

Sonug olarak, esitlik 19'da y 6l¢ciim verilerinde arka plana gére fark olup
(pertiirbasyon), homojen ortamda alinan 6l¢glimiin homojen olmayan ortamda
alinan 6lgiime oraninin logaritmasi olarak ifade edilmektedir. Ayrica, homojen
kismin Ol¢glimiiniin alinamadigl durumlarda (in-vivo ol¢limler) oldugu gibi
pertiirbasyon verisi teorik olarak hesaplanmaktadir. y vektoriinlin boyutu ise
Mx1'olup, M alinan 6lgiim sayisidir. x vektorii 3 voksellerin absorbsiyon
degerlerini tasimakta olup boyutu Nx1'dir, burada N voksel sayisidir. A
matrisinin boyutu ise MxN'dir. A matrisini olusturmak icin bir¢ok yéntem vardir
[45]. Esitlik 18'de ise sistemin matris seklinde goésterimi bulunmaktadir.
Sistemimizde A matrisini olusturmak igcin Monte Carlo simiilasyonundan
faydalanilmaktadir. A matrisini olusturmak icin Monta Carlo simiilasyonuna
kaynak detektdor konumlarim1 ve arka planin optiksel degerleri verilerek
olusturulmaktadir.

13



GERECLER VE YONTEMLER

3.1. Meme Difiiz Optik Tomografi Sistemi

Veri toplama sistemi olarak, geri yansima geometrisinde ¢alisan DOT
sistemi kullanildi. Sistem 808 nm siirekli-dalga boyuna sahip bir lazer (Power
Technology, Little Rock, AR, USA), bir adet optik anahtarlama tnitesi (VX500,
DICO Dicon Fiber Optics, Richmond, CA, USA) ve bir adet optik probdan
olusmaktadir. Optik prob 49 kaynak 49 detektor fiberinden, foto
detektorlerden, olusmaktadir. Sistemde kullanilan kaynak ve detektor fiber
caplart 1mm'dir. Sistem ayrica foto detektorler (OSD35-LR-D, OSI
Optoelectronics, Hawthorne, CA, USA) ve bir bilgisayar1 da icermektedir.
Sistemin sematik goruintiisii Sekil 8'de verilmektedir.

Laser

Laser Fiber
z 49 Source _
/ Fibers 98 Fibers Probe E
Optical Switch e =
49 Detector

Fibers

Detector Fiber

Source

Fiber Fiber

Main Photo- Fiber Board
Board diode
Board

Sekil 8 : Diffiiz optik tomografi sistemi
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Geri yansiyip detektor fiberler tarafindan 49 foto detektore iletilen 15181n
siddetine baglh olarak tiretilen akimlar integral alic1 entegre devrelere (DDC232,
Texas Instrument) iletilmektedir. DDC232 entegre devresi gelen akimlar1 alti
farkli entegrasyon stiresince gerilime ¢evirmektedir. Kullandigimiz entegrasyon
zamanlari 2 - 10 - 50 - 150 - 400 -800 ms'dir. Yakin kaynak detektdr mesafeleri
icin kiuicik entegrasyon zamanlarindaki gerilim degerleri, uzak kaynak
detektorler icin ise buyiik entegrasyon zamanlari kullanilmaktadir.

Sistem sirayla kaynak fiberlerden 151k gonderip, ayn1 anda tiim detektor
fiberlerden 151k toplamanmasi seklinde calismaktadir. Bunun icin 49 cikish bir
optik anahtar kullanilmaktadir. Optik anahtarin girisine lazerin fiber optik
kablosu baglanmaktadir. Optik anahtar sirasiyla lazeri 49 kaynak olarak
kullanilan optik fiberlere yonlendirmektedir. Optik anahtar daha o6nceden
tanimlanmis 6 integrasyon stiresinin toplami kadar her bir kaynak fiberinden
151k gonderilmesini saglamaktadir. Alt1 farkli integrasyon zamaninin kullanilma
amacl, komsuluklarda mesafe uzadik¢a toplanan 1s181n giiciiniin azalmasidir. Bu
ylzden farkl integrasyon zamanlar kullanilarak hem yakin komsuluklarda
toplanan 15181n doyuma gitmemesi hem de uzaktaki komsuluklarda yeterince
yiiksek siddette 1sik toplanabilmesi amaglanmaktadir.

Aldigimiz datalarda her bir kaynak detektor cifti icin 6 adet veri
bulunmaktadir ve bunlarin i¢cinden en uygununu se¢cmek icin sifir ve doyuma
giden 6l¢iimler atilip kalan 6l¢iimleri kendi integrasyon zamanina boéltinerek en
biiytik integrasyon zamanindaki data alinir ve bu data bizim icin o kaynak
detektor icin gecerli data olmaktadir. Tiim kaynak detektor cifti icin bu islem
yapilir ve sonucunda elimizde 49x49’luk data dosyasini elde edilmektedir.

Fiber yerlesimi Sekil 9'de gosterildigi gibidir. Her bir kaynagin yanina
detektor gelecek sekilde yerlestirilmistir ve 10x10'luk bir matris olusturulacak
sekilde dizilime sahiptir. Probun ytizey alan1 28x28 mm?'dir. Probda 22 farkh
kaynak detektor cifti uzakligr vardir, yani sistemimizde 22 farklh komsuluk
bulunmaktadir ve toplamda 2401 eslesme vardir. Probun bu yapisinin
secilmesinin nedeni ayn1 anda c¢ok fazla komsuluk sayisina sahip olup, her
komsuluktan da maksimum sayida olmasidir. En yakin komsuluk cesidinin
merkezden merkeze mesafesi 3 mm'dir. En uzak komsuluk mesafesi ise 36.12
mm'dir.
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Sekil 9 : Kaynak detektor fiberlerinin prob lzerindeki yerlesimi

3.2. Meme Fantomlarinin Hazirlanmasi

Algoritmalarin denenmesi icin in-vitro deneyler yapildi. In-vitro
deneylerde meme benzeri bir fantom olusturuldu [46]. Fantomun optik
ozellikleri Oregon Medical Laser Center (OMLC) web sitesinden elde edildi
(http://omlc.ogi.edu/spectra/, erisim Nisan 2015). Tiim yapilan in-vitro deneylerde
arka planin absorbsiyon katsayisip,=0.04 cm! olmasi i¢in igine Indocyanine
Green (ICG) eklendi. Absorbsiyon katsayisini istenilen degere getirebilmek icin
asagidaki islemler yapildi.

Ik 6nce ICG'yi eni 1 cm olan quartz kiivete koyulup disaridan 151k
alamayacak sekilde kapatildi. Daha sonra bir taraftan 1s1k gonderilip quartz
kiivetin tam karsisindan gecen 1sik toplandi ve spectrometreye iletildi ve
bilgisayardaki bir program sayesinde spektrometredeki bilgiler dahilinde
istenilen dalga boyundaki absorbans degeri bulundu. Absorbans degeri su
sekilde ifade edilmektedir:

A=cLe (20)

burada A absorbans, ¢ absorblayan maddenin Kkonsantrasyonu [mol L™!], L
151810 aldig1 yol [cm] ve € ise sénme Katsayisidir [L mol ~1cm ~!]. 1852 yilinda
Beer, bir bilesigin absorbsiyon katsayisinin bilesiginin konsantrasyonu ile lineer
orantili oldugunu tanimladi [47].

Ho = &C (2D

Esitlik 20 ve 21'yi birlestirilirse:
«=4 (22)

Esitlik 22'de A degerini spectrometre tarafindan verilmekte ve L degeri de 1
cm'dir. Bu sekilde ICG'nin absorbsiyon katsayisi hesaplandi. Daha sonra
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literatiirdeki sekliyle karsilastirildi ve sonuglarin birbiriyle tutarli oldugunu
gozlemlendi. Literatiirde ise ICG'nin absorbsiyon katsayisin hesaplanmasi su
sekilde yapilmaktadir:

IIk 6nce web sitesinde 808 nm i¢in 10 uM ICG ¢ozeltisinin absorbsiyon
katsay1 degerinin 3.419 cm' ve molekiiler agirhginin M, 775 g. oldugunu
cikarildi. Molarite formiiliinden yararlanarak intralipidin istenilen absorbsiyon
katsayisi1 olabilmesi i¢in gerekli ICG kiitlesini hesaplandu.

M(molarite) = - %D 23

MOLATe) = v thacim) (23)
m(kiitle)

n(mol) = M, (molektler agirhk) (24)

m = MVM, (25)

ilk 6nce hassas terazi ile eklenilecek ICG miktar tartildi. Cozelti icin 1 mg ICG
tartild1 ve esitlik 25'den yararlanarak absorbsiyon katsayisini, bilinen molarite
degerini kullanilarak kag litre su gerekli oldugunu bulundu.

0.001g = 10x107°M x V x 775g
V =129ml

1 mg ICG ve 129 ml su ile 10 pM'lhk ¢ozelti hazirland1 ve bu ¢ozeltinin
absorbsiyon katsayisinin 3.419 cm-! oldugunu literatiirde bilinmektedir. Daha
sonra Intralipidin absorbsiyon katsayisinin memedeki gibi 0.04 cm-1 olmasini
gerekmektedir. Intralipidin koyuldugu tank 5000 ml hacminde o yiizden 5000
ml hacmin absorbsiyon katsayisin1 0.04 cm-! yapilabilmesi icin hazirlanan
cozeltiden kac litre koyulacaginin hesaplanmasi gerekmektedir. Bunun igin bir
oranti kuruldu.

10uM - 3.419cm™!
?M - 0.04cm™?!

Dogru oranti kuruldugu zaman 5000 ml icin gerekli molaritenin 0.117 pM
oldugu bulundu. Hazirlanmak istenilen absorbsiyon katsayisi i¢in intralipid
tankinin molarite degerini hesaplandi. Bundan sonra ise hazirlanan ICG
cozeltisinden Kkag litre koyulmasi gerektiginin hesaplanmasi gerekmektedir.
Onun icin yapilmasi gereken:

M1V1 == M2V2 (26)

10 uM x V=0.117 uM x 5000 ml
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Esitlik 26'da ICG ¢ozeltisinden 58.5 ml koymamiz gerektigini bulundu. ICG
¢ozeltisini Intralipid tankina koyulmadan énce toplam hacmi degismemesi igin
ilk 6nce intralipid tankindan 58.5 ml intralipid bosaltiliyor ve daha sonra 58.5
ml ICG ¢6zeltisini ekleniliyor.

Benzer sekilde intralipid tankina koydugumuz inkliizyonlarin da
absorbsiyon katsayilarini hazirlarken ayni islemler uygulaniliyor. Deneylerde
kullanilan inkliizyonlarin absorbsiyon katsayisi pa = 0.016 cm! olarak segildi.

Sekil 10 : intralipid tanki

3.3. Intralipid Tank
Intralipid tanki probu icerisine rahat yerlestirebilecegimiz ve disaridan
herhangi bir 151k almayacak sekilde yapilmistir.

Sekil 10'de gorildigi gibi intralipid tankinin {stiinde sadece probun
girebilecegi kadar bir delik bulunmaktadir. Intralipid tankinin boyutlar
30x15x20 cm'dir.



3.4. Monte Carlo Simiilasyonu ve Foton Yériingelerinin Turbid
Ortam Icindeki Dagilimlar:

Geri yansima geometrisi kullanan DOT sistemlerinde 1s1k diiz bir ¢izgi
seklinde gitmedigi i¢in agirhk hesabinin yapilmasi biraz daha zor. Bunun icin
Monte Carlo simiilasyonlarindan yararlanarak istenilen absorbsiyon ve sa¢ilma
katsayisina sahip ortam olusturulup fotonlarin izleyecegi yolu ve derinlik ve 151k
kaynagindan radyal uzunluk fonksiyonu seklinde aki yogunlugunu
hesaplanabilmektedir. Bunun sonucunda agirlik matrisi elde edilmektedir.

A(rsr r, rd) = d)kaynak (rs: T') ¢detekt or (T', rd)

log, ( Azr[Jfem?]),  Rd=0.84234

r[cm]

log, , Fzr [diem? )

Sekil 11 : a) foton enerjisi b) aki yogunlugu

Sekil 11'da goruldigi gibi bir noktadan giren 151k biitiin ortama
dagilmaktadir. Ortama dagillan 1s1k kaynaktan uzaklastikca enerjisi de
azalmaktadir. Bundan dolay1 kaynak detektér mesafesini ne kadar uzun
tutulursa toplanan 151k siddeti de ona gore azalacaktir.
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Z[cm]

X [cm]

Sekil 12 : a) Bir kaynak detektor ¢iftinin yandan goériinim, b) kaynak detekt6riin tsten gériinimu

Sekil 12'de bir kaynaktan gonderilen fotonlarin belli bir mesafedeki bir
detektorden toplanmasi gosterilmektedir. Burada kaynaktan ¢ikan fotonlar ayni
Sekil 11'de oldugu gibi her yone gitmektedir fakat belli bir mesafedeki
detektorden toplanan 1sik Sekil 12-a'da oldugu gibi muz benzeri bir yoriinge
olusturmaktadir [48]. Bu yoériingeler kaynak-detektor ciftinin arasindaki
mesafeye, absorbsiyon ve sa¢ilma katsayisina bagh olarak degismektedir. Sekil
12-b'de ise kaynak-detektor ciftinin Ustten goriiniimii verilmektedir. Kirmizi
noktalar kaynak detektor fiberlerinin oldugu yerlerdir.

3.5. Geri-Catim Teknikleri

Geri-catim teknikleri kullanirken agirlik matrisi sparse yapildi. Agirhik
matrisinde bir kaynak-detektor ciftinin muz yoriingesinden uglara dogru
gidildiginde agirlik katsayilarn sifira yakin olmaktadir. Degerler sifir olmadig
icin her iki geri-catim tekniginde de islemler ¢ok uzun stirmektedir. Bu yiizden
belli bir seviyeden sonraki agirlik katsayilarini sifir yapilip agirlik matrisi
olusturuldu. Sekil 13-a'da gorildiigi gibi herhangi bir islem uygulanmadiginda
olusturulan agirlik matrisi verilmektedir. Her bir kaynak-detektor cifti icin esik
degeri belirleyip bu degerin %50'si altinda kalan degerler sifirland: (Sekil 13).
Boylelikle her bir denklem icin isleme giren voksel sayisi (bilinmeyen)
azaltilmis oldu.
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X
b

Sekil 13 : Kaynak-detektor cifti icin agirhk katsayilari (a) Agirlikla oynanmadan gikariimis bir kaynak
detektor fonksiyonu, (b) Agirhigin %50'si kesilip olusturulan kaynak detektor fonksiyonu

3.5.1. Cebirsel geri-catim teknigi

Cebirsel geri-catim teknigi (ART), iterasyona bagli olarak goriinti
olusturma teknigidir ve wuzun bir ge¢cmisi vardir ve literatiirde c¢ok
kullanilmaktadir. ilk olarak 1937 yilinda Kaczmarz dizayn etmistir [49]. Daha
sonra Kaczmarz'dan bagimsiz olarak Gordon ve ark. kullanmistir [50]. SIRT satir
tabanl bir geri-catim algoritmasidir. Istenilen goriintilyii olusturabilmek icin
denklemler arasinda izdisim uygulanarak denklemleri saglayan ¢6ziim
bulunur.

Sekil 14'de goriildigu gibi X-Ray goriintiileme sisteminin c¢alisma
prensibi gosterilmektedir. ART kullanirken X-Ray metodu DOT sistemine
uyarlanarak kullanilmistir. 2 boyut i¢in wji o pikselin agirlik katsayisidir. X-Ray
icin piksellerin agirliklarini hesaplamak kolay ¢linki gonderilen 151n demeti diiz
bir ¢izgi seklinde gittigi icin aldig1 yol biliniyor ve boylelikle hangi piksellerden
gectigi biliniyor. Her bir piksel i¢in agirlik fonksiyonu o 1sin demetinin piksel
tizerinde ne kadarlik bir alandan gec¢tiginin tiim pikselinin alanina oranidir. Eger
151n demeti o pikselden ge¢miyorsa agirligi 0, 151n demeti o pikselin timiinden
geciyor ise agirligi 1 olmaktadir. Bunun disinda ise agirlik O ile 1 arasinda deger
almaktadir.

Sekil 14’de her bir p;i ayn bir 6l¢iim ve fj'de piksellerin absorpsiyon
degerini gosteren sabit bir terim ise ikisi arasindaki baginti su sekilde gosterilir:
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r kalinliginda
i. 151N

__ ABC alam
= =

wil

Sekil 14 : X-ray ¢alisma prensibi

5'V=1 Wl]f} =D, i = 1,2, ,M (27)

M toplam o6l¢iim sayisi, wy i. 6l¢limiin j. piksel lizerindeki agirhigidir. wi lerin
olusturdugu kimeye agirlik matrisi denilir. Eger bir x-ray 1sim1 bir pixelden
gecmiyor ise pixelin agirlik degeri sifir olur. Burada f;ise bir bir pixele atanan
absorpasiyon katsayisi degeridir.

ART yontemi her bir iterasyonda kendini giincelleyerek sonuca ulasir.
Yontem uygulanmadan once her bir piksele absorpsiyon katsayisi degerleri
atanmasi1 gerekmektedir. Bu tahmini degerler atandiktan sonra sistem her bir
iterasyonda bu degerleri giinceller ve ¢o6ziimi bulana kadar devam eder.
Burada, f® ve f-1) arasindaki fark istenilen degerden daha kiiciik olursa
sistemim ¢alismasi durur ve piksellerin absorbsiyon degerleri atanmis olur.

N k
Pi—Xj=1 Wijfj( )W
N 2 ij
Zj:l Wi 7

FU) = fle=1) 4 i=12,...M (28)
Denklemde k iterasyon sayisini gostermekte ve 1'den baslamaktadir. f ©) degeri
ART baslamadan énce atanmis tahmini sonuglar ve f*~1 bir sonraki f®
dizlem icin izdisimiidir. Denklemde tahmin edilen 6nceki absorpsiyon

degerleri hata parametresi olan Af () eklenerek giincellenir ve giincelleme
islemi biitiin izdlistimler ve yinelemeler bitene kadar tekrar eder [51].
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A = F0 = f = =, (29)
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Sekil 15 : ART calisma prensibi

Ornek olarak Sekil 15'de 2 bilinmeyenli ve iki denklemli bir sistemin ART
yontemi kullanilarak ¢oziime nasil gidildigi gosterilmektedir. H noktas1 bizim
icin tahmini degerler atadigimiz yer ve ilk izdiisiimi bu noktadan p1 noktasina
yapmaktadir. Daha sonradan p: dilizleminden p; dilizlemine izdiisim
yapilmaktadir ve sistemde kac tane diizlem varsa sirasiyla devam edilmekte ve
eger istenilen hata parametresine ulasilmadiysa tekrar en basa donerek tekrar
diizlemler arasinda izdiisiim yapilmaktadir [52].

Bu metodu bilgisayarlara tasindiginda, ilk 6nce baslangic noktasi
belirleniyor. Kolay olmas i¢in biitiin degerlere sifir atanabilmektedir. N tane

bilinmeyene sahip bir sistemde tahmini ilk degerler vektori f ©) su sekilde

gosterilebilir fl(o), 2(0) 1\50)_

) ey
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3.5.2. Truncated Conjugated Gradient

Truncated Conjugated Gradient (TCG), matematikte simetrik ve pozitif
lineer denklem sistemlerini sayisal ¢oziimler getiren bir algoritmadir. Bu
algoritma da biiytik sistemlerde ¢6ziimu bulmak i¢in iterasyon kullanir.

TCG sonuca gitmesi i¢in arama vektorlerini (p) kullanir. Arama vektorleri
residualler (r) kullanilarak yapilir. Her residual 6nceki arama vektorlerine ve
onceki residuallere ortagonaldir. Her bir residual bir 6nceki residualin ve Ap.1
'in lineer kombinasyonu olarak gosterilir. Her bir p-1) € P; (i. uzay) olmak uizere;

P; = span(py, Apo, A*py, ..., A" py)

= span(ry, Arg, A%1y, ..., A1), (30)

/o

/ /
!////:E;j E’mm q?{ {0) z//’///f

Sekil 16 : Residualler ve arama vektorleri

Bu alt uzaylara Krylov alt uzaylar1 denir. Gram-Schmidt sabitini () alip daha
sade hale getirirsek bir ¢ok [ sifir olmus oluyor. Bdylelikle eski arama
vektorlerini saklamaya gerek kalmamaktadir. CG algoritmasini en 6énemli kilan
ozelliklerinden biri yer glgligi ve zaman gugligiudur ve her bir iterasyonda
gerekli zaman azaltilmistir.

Biitiin bunlari tek bir seferde yazmak gerekirse Conjugate Gradient algoritmasi
su sekildedir [53]:
Po =To = b — Axo,
'

p! Ap;’

a; =

Xiy1 = X; T a;p;,

24



— —r
.-""'-FH_'_'_'_-—-_-_‘_‘_‘-'

ﬁ

Sekil 17 : Conjugate Gradient metodu

3.5.3. Saysal Ornek
Conjugated gradient metodu sayisal bir 6rnek vermek icin basit bir 6rnek
verebiliriz. Ax=b seklinde lineer bir denklem diisiinecek olursak

M 1y
Ax = [1 3 [xz] = [2]
Bu denklemde x1 ve x2 degerlerini bulunmasi gerekmektedir. Referans olmasi

icin ¢oziimii daha 6nceden bilinen bir denkleme conjugated gradient yontemi
uygulandi. Bu denklemin ¢6ziim kiimesi;
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Ilk olarak tahmini degerler atanmaktadir. Bu érnekte ¢6ziime gitmek icin
Xg = [ﬂ tahmini degerleri seciliyor. Ilk adim olarak xo ile ilgili residual

vektorini (ro) bulmak. ry = b — Axy formiliinden yararlanilarak residual
vektoriinii hesaplanabilir ve hesaplamalar sonucu ilk residual vektori su

sekilde ¢ikmaktadir.
n=ll=f k=Gl

Bu degerler ilk iterasyon oldugu icin residual vektoru ro, baslangi¢c arama yont
po olarak kullanilacak ve sonraki iterasyonlarda arama yoni se¢imi
degisecektir. Simdi ise sayisal deger olan o degerinin hesaplanmasi
gerekmektedir.

Ty 8_3[ 8] 73
pEApo_[_g T 8] 3t

g =

Esitligi kullanarak xi'i hesaplanabilmektedir. Buradaki 1 iterasyon sayisini
gostermektedir.

X1 = Xo + opPo = [ ] 331[ 3] - [832253461

Bu sonugla ilk iterasyon bitmis olmaktadir. Simdi bir sonraki iterasyona
gecilebilir. Bunun icin ilk 6nce siradaki residual vektoriiniin r1 hesaplanmasi
gerekmektedir.

r =15 — ayApy = 1] 78] = [0:2810

[ ] 331 0.7492

Diger adim ise siradaki arama yonii vektoriiniin (p1) hesaplanmasi i¢in
gerekli olan sayisal degeri 3o bulmaktir.
0.2810

0.7492 1 _
— = 5 = 0.0088
N

r  [-02810 0.7492] I~

Bo =

Simdi bulunan sayisal deger 3o ile siradaki arama vektoriinii p; belirlemek

pr=ritboro = 72433120] +0.0088 |~ 8] . 73252{91

Simdi yeni bulunan arama vektoriinti (p1) ile ao ile ayn1 yontemi kullanarak ay
sayisal degerini hesaplamasi
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—0.2810
Tr [-0.2810 0.7492] [ 0202

a = =0.4122

1T - _
P1APT  [—03511 0.7229] [‘1L é [00%3252}31

Son olarak x;'yi X1 ile ayn1 yontemle hesaplanacak olursa

0.2356

0.3384] - 0.4122[

—0.3511] _ [0.0909

Xp=xtap = [ 0.7229 0.6364

x2 degerlerine bakildig1 zaman sistemin ¢6ziimiine en iyi yaklasan ¢6ziim oldugu
gorilmektedir.

27



BULGULAR

Difiiz optik tomografi sistemi ile 6l¢lim alinmas i¢in intralipid tankina
5000 mL ICG + su + intralipid koyuluyor. Bu sekilde hazirlanan tankta 1sik dibe
kadar ulasmadigi icin bu sistemlere yar1 sonsuz uzay denmektedir.

Olusturulan 3 boyutlu uzay x-y-z boyutlarinda sirasiyla 39x39x24
mm'den olusmaktadir ve voksel sayisi ise 15x15x10'dur. Bu durumda bir
vokselin boyutu 2.6x2.6x2.4 mm olmaktadir. Bu sekilde toplam voksel sayisi
2250 ve toplam 6l¢lim sayimiz ise 49 x 49 =2401 tanedir.

Difiiz Optik Tomografi sistemi ile intralipid tankina absorbsiyon ve
sacilma katsayilari istenilen degerde olan intralipid hazirlanip 6l¢iimler alindi.
Sirasiyla absorbsiyon ve sag¢ilma katsay1 degerleri 0.04 cm! ve 10 cm-1'dir.
intralipid tankina ilk 6nce homojen karisim koyulmaktadir. Homojen karisimin
icinde ICG, su ve intralipid bulunmaktadir. Bu sekilde intralipid tankinin
kapagini kapatilip probun alt yilizeyi homojen karisima degecek sekilde
yerlestirilmekte ve 6l¢lim alinmaktadir. Bu 6lglimler bizim igin kalibrasyon
datalarini olusturmaktadir. Kaynak ve detektor fiberlerinin ayni derecede 15181
iletememesi ya da ¢ok ufak da olsa ayn1 komsuluga sahip farkh kaynak-detektor
ciftlerinin aralarindaki uzakliklarinin farkli olmasindan dolay1 tiim kaynak ve
detektor fiberleri birbiriyle ayni 15181 tasiyamamaktadir. Bu ytlzden ilk once
icinde inkliizyon olmayan intralipid ICG ¢6zeltisi lizerinde kalibrasyon ol¢iimleri
alinmaktadir.

Bu olciimler bittikten sonra igine istenilen absorbsiyon ve sagilma
katsayisina sahip inkliizyon yerlestirilmektedir. Inkliizyonun absorbsiyon ve
sacllma katsay1 degerleri 0.16 cm! ve 10 cm! olarak segildi. Arka plan sagilma
katsayisi ile ayni fakat arka plan absorbsiyon katsayisinin 4 kati bir absorpsiyon
degerine sahiptir. Ol¢iimlerde kontrast1 olusturacak olan arka planla inkliizyon
arasindaki absorbsiyon farkidir. Hazirlanan inkliizyonlarin cap1 ise 1 cm'dir.
Daha sonra intralipid i¢ginde farkli derinliklere konularak 6l¢timler alindu.

Alinan oOlgtimleri herhangi bir algoritmaya sokmadan o6nce kalibre
edilmesi gerekmektedir. Bu yilizden alinan o6lglim datalar1 intralipid icine
inkllizyon koymadan 6nceki alinan kalibrasyon datasina boliinmektedir.
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R = M('ilgiim /Mkalibrasyon (31

Burada Msicim icinde inkliizyon varken alinmis datalar, Mkaiibrasyon intralipid
tankinda sadece homojen karisim varken ki olciimlerdir. R kalibre edilmis
49x49 boyutunda bir matristir ve algoritmalara bu datalar sokulmaktadir. Bu
bolme isleminde aynmi kaynak-detektor ciftlerini birbirine boliinmektedir.
Boylelikle kalibre edilen veriler fiberlerin 15181 gonderme ve toplama
verimliliklerinden bagimsiz olmaktadir.

Kalibre edilen veriler geri ¢catim algoritmalarinda kullanilarak 3 boyutlu
goriintiiler olusturulacaktir. Biitiin bu islemleri MATLAB programini kullanarak
yapilmaktadir.

4.1. Uc¢ Boyutlu Goriintii Olusturma
0.0

0.5

1.0
z

1.5

Sekil 18: (a) ART le, (b) TCG ile olusturlmus goruntiler olup x-y diizleminde verilmektedirler.

i1k 6nce inkliizyon 7 mm derinlige koyulup, bu sekilde dl¢iimler aldind.
Kalibre edilen 6l¢iim sonuglar1 ART ve TCG algoritmalar1 kullanilarak 3 boyutlu
goruntiiler olusturdu. Sekil 18'de inkliizyon z boyutunda 7 mm derinlige ve x-y
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konumunda ise tam ortaya konulmus bir sekil goriilmektedir. Sekildeki
goriintiiler x-z boyutunu géstermektedir. Sekil 18-a ART yontemi kullanilarak
olusturulmus 3 boyutlu goriinti iken Sekil 18-b TCG yodntemi kullanilarak
olusturulmus 3 boyutlu goériintiidir. Goriintiilere bakildig1 zaman TCG yontemi
ART yontemine gore derinligi daha iyi saptadigir goriilmektedir. TCG yontemi
sadece derinligi dogru bulmanin yaninda goriintiilere bakildigi zaman ART
yonteminde artifactlerin de oldugu goriilmektedir. Bunun nedeninin difiiz optik
tomografi sistemi ile alinan datalarin girdltili olmasi ve sistemin over-
determined oldugunu sdylenebilir. TCG algoritmas1 giiriltilii datalarla 3
boyutlu goriintii olusturmakta daha iyi oldugu goriilmektedir.

X2
)

(d

Sekil 19 : (a) ARTile, (c) TCG ile olusturlmus gorintuler olup x-y diizleminde (b) ART ile, (d) TCG ile
olusturulmusg gorintiler olup x-z diizleminde verilmektedirler.

Sekil 19'de absorberi biraz daha asag: indirildi fakat x-y dogrultusunda
hi¢ bir seyi degistirmedi. x-y ekseninin tam merkezinde z ekseninde ise 1.2 cm
asagiya konuldu. a ve b goriintiileri ART yontemi uygulanarak olusturulmus
gorintiiler ve sirasiyla x-y ekseninde ve x-z ekseninde ki 2 boyutlu goriintiiler
vardir. Aynm1 sekilde ¢ ve d'deki sekiller TCG algoritmasi ile olusturulmus
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gorlntiilerdir ve sirasiyla x-y ekseninde ve x-z ekseninde ki 2 boyutlu
gorintiilerdir.

Sekil 19 b ve d'yi incelendigi zaman ART algoritmasinin derinligi tam
olarak veremedigini goriilmektedir. Buna ragmen TCG algoritmasi ile
olusturulan goriintii de inkliizyonun yerini daha iyi sekilde verdigi
goriilmektedir. Her iki goriintiiye de karsilastirildigi zaman absorber derine
konulunca z eksenindeki absorberin kalinlig1 da daralmis oldu.

Sekil 19 a ve c incelendigi zaman ART algoritmasi yine bir ¢ok artifact
olusturdugu gorilmektedir. Buna ragmen TCG algoritmasi daha temiz bir
gorlintii olusturmaktadir. x-y eksenine bakildig1 zaman TCG algoritmasi 1cm
capindaki absorber1 daha diizglin sekilde vermektedir.

Sekil 20 : (a) ART le, (b) TCG ile olusturlmus gorintiler olup x-z dizleminde (c) ART ile, (d) TCG ile
olusturulmus goriintiler olup x-y diizleminde verilmektedirler.
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Sekil 20'de absorber x ekseninde 2.8 cm y ekseninde 0.5 cm ve z
ekseninde ise 0.3 cm'ye koyulup 6l¢iim aldindi. Bu 6l¢iimde inkliizyonu probun
merkezinden uzak bir yere koyuldugu zaman nasil bir gériintii olusturacagini
gozlemlendi. Inkliizyon x-y ekseninde prob merkezinden uzaga koyuldugu icin z
ekseninde derine yerlestirilememektedir. Bunun sebebi ise o kismin altinda
derinde pek fazla kaynak detektor cifti eslesmesi olmamasidir.

Sekil 20 a ve c goriintiileri ART yontemi uygulanarak olusturulmus
gorlintiiler ve sirasiyla x-z ekseninde ve x-y ekseninde ki 2 boyutlu goriintiiler
vardir. Ayn1 sekilde b ve d'deki sekiller TCG algoritmasi ile olusturulmus
gorintiilerdir ve sirasiyla x-z ekseninde ve x-y ekseninde ki 2 boyutlu
gorintiilerdir.

0 1 X 2 3 0 1

2
X

(c) (d)

Sekil 21: (a) ART le, (b) TCG ile olusturlmus goruntiler olup x-z diizleminde (c) ART ile, (d) TCG ile
olusturulmus gorintiler olup x-y dizleminde verilmektedirler.

32



ART algoritmasi ile 3 boyutlu gorinti olusturuldugunda yerini ne kadar
dogru verse de yine de ¢ok sayida artifact goriilmektedir. inkliizyonlarin
yerlerini bilinmiyor olunsaydi, goriintiiye bakilarak cismin nerde oldugunu
anlasilamayabilirdi.

Sekil 21'de ayni sekilde a ve c goruntiileri ART yontemi uygulanarak
olusturulmus gortintiler ve sirasiyla x-z ekseninde ve x-y ekseninde ki 2
boyutlu goriintiiler vardir. Ayni sekilde b ve d'deki sekiller TCG algoritmasi ile
olusturulmus goriintiilerdir ve sirasiyla x-z ekseninde ve x-y ekseninde ki 2
boyutlu goriintiilerdir.

Bu deneyde absorber diger koseye koyularak 6l¢iim alindi ve biraz daha
derine indirildi. Absorber x ekseninde 0.8 cm y ekseninde 2.5 cm ve z ekseninde
ise 0.5 cm'ye koyuldu ve ol¢timler alindi. Alinan 6l¢iimlerle her iki algoritma da
kullanilarak 3 boyutlu goriintii olusturuldugunda ART ile herhangi bir sonug
elde edilemedi. Buna ragmen TCG algoritmasi ile olusturulan goriintii tam da
istenilen yerde olusmaktadir.

Her iki algoritma da kullanirken iterasyon sayis1 gozlemsel olarak
belirlendi. Ayn1 data ile bir ¢ok iterasyon sayisinda goriintii olusturulup o
goriintillerden hangisinin daha iyi olduguna bakilarak karar verildi. Intralipid
deneyleri oldugu igin absorberin yerini net bir sekilde bilindiginden,
olusturulan goriintiilerle karsilastirilip hangi goriintii daha dogru sonug
verdiyse o goruntiler kullanildi. TCG algoritmasi icin en iyi goriintiyu 6 ile 12
arasindaki iterasyon sayilarinda goriirken ART icin 3 ile 10 arasindaki iterasyon
sayllarinda en iyi gorintiyi verdigini gozlemledik. Bu optimum iterasyon
sayilarinin Ustiine ¢ikildiginda veya altina inildiginde gorintiilerde guriiltii ok
fazla artmakta ve absorberin derinligi ve boyutlar1 degismektedir. Eger
iterasyon sayisi ¢ok fazla olursa anlamli herhangi bir gériintii gériilmemektedir.
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TARTISMA

Meme kanseri giiniimiizde kadinlar arasinda ¢ok yaygin sekilde goriilen
ve en fazla 6liim oranina sahip bir kanser tiirtidiir [1]. Bu ylizden erken teshis
olim oranini azaltmak i¢in ¢ok 6nemli bir unsurdur. Su anda kullanilan tani
yontemlerinden en efektif olarak kullanilan X-ray mamografi ve ultrasondur.
Fakat X-ray mamografi 6zellikle 50 yas altindaki kadinlarin meme yapisindan
dolay1 ¢ok fazla negatif false oranina sahiptir [5]. Kalsifikasyonlari, benign ve
malign tiimorler arasinda ayrim yapamamaktadir [6]. Ultrasonda da benign ve
malign tiimorler st tiste geldiginde ayirim yapmasi zorlasmaktadir [54].

Gegtigimiz yillar boyunca difliz optik tomografi sistemi lizerine ¢cok fazla
gelisme olmustur. i1k baslarda karanlik odada memeden 15181 gecirip gecen 151k
ciplak gozle incelenmekteydi [2]. Daha sonra 1980 yilinda kizil 6tesi 151k ve ona
duyarl bir kamera kullanilarak memenin i¢ yapis1 hakkinda bilgi edinildi [3].
1990’1 yillarda ise memenin goriintiisini olusturmak icin bilgisayardan
yararlanilmaya baslanmis ve bir ¢ok grup bilgisayar tomografisi teknikleri
gelistirmistir [4]. Difiiz optik tomografi icin secilen 15181n dalga boyu 700-900
nm secilmistir. Bunun sebebi bu dalga boyu araliginda suyun ve yagin
absorbsiyon katsayisinin hemoglobine gore ¢ok az olmasidir. Bu yilizden bu
dalga boyunda viicut 15181 ¢ok fazla gecirmektedir ve buna "body window"
denmektedir.

Calistigimiz difiiz optik tomografi sistemi geri yansima geometrisinde
calismaktadir. Kaynaktan ¢ikan fotonlar doku veya benzeri bir yapiya girdikten
sonra bir kac¢ sacilmadan sonra geri yansiyarak detektorler tarafindan toplanir
ve foto diyotlar sayesinde bu fotonlar elektriksel sinyale donitstiriilir ve
sonunda algoritmalarda kullanabilecegimiz datalarimizi olusturur. Toplanan
151k integrasyon zamanina bagi olarak orantili sekilde sayisal degerler
vermektedir. Buradaki ama¢ yakin komsuluklarda kisa iterasyon zamanini
kullanirken uzak komsuluklarda uzun iterasyon zamanini kullanmak c¢linkii
yakin komsuluklar ayni 151k siddetiyle 10 ms dahi doyuma giderken uzak
komsuluklar icin bu stire 151k toplamak i¢in yeterli gelmiyor.

Elimizdeki datalarla hem ART algoritmasi hem de TCG algoritmasini
kullanarak 3 boyutlu goriintii olusturmaktayiz. ART ve TCG yontemlerinin
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secilmesinin sebebi literatirde ¢ok yaygin sekilde kullanilmalaridir.
Sistemimizde 2401 6l¢iim datas1 ve 2250 voksel bulunmaktadir yani 6l¢iim
sayimiz bilinmeyenden daha fazladir. Bu sekildeki sistemlere over-determined
sistemler denir. Tam tersi durum icin ise under-determined sistemler denir.
Sistemimiz over-determined bir sistemdir. Literatiirde ¢ogunlukla under-
determined sistemler icin bu algoritmalar kullanilmis. Sistemimiz yeni
oldugundan ve literatiirde de boyle bir sistem bulunmadigi i¢in hangi algoritma
ile daha iyi ¢alisacagini saptamak istedik.

Her iki algoritma da MATLAB programi kullanilarak kodlar yazildi ve
calisir hale getirildi.

Bu calismada iterasyon sayisi gozlemsel olarak bulundu. Intralipid
deneyleri  oldugu i¢in olusturulan gorinti ile absorberin yeri
karsilastirabiliniyor. Fakat meme kanseri hastalar1 lizerinde denemek icin
iterasyon sayisini baska bir yéntem bulunarak saptanmasi gerekmektedir. Bir
sonraki calismamizda difiiz optik tomografide kullanilan algoritmalar igin
iterasyon sayisini otomatik olarak bulabilecegimiz bir yontem gelistirmek veya
mevcut yontemleri adapte etmektir.

Sisteme uygun bir algoritma bulunduktan ve intralipid deneyleri ile glizel
sonuglar elde ettikten sonra difiiz optik tomografi sistemi ile meme kanseri
hastalarindan o6lgiimler alip mevcut goriintileme sistemleri ile karsilastirip
degerlendirilecek.
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SONUCLAR

Under-determined sistem olarak ¢alisan diftiz optik tomografi sistemimiz
TCG algoritmasi ile daha iyi calistigini gordiik.

Derinlik bilgisini TCG daha dogru sekilde belirlemektedir. ART derinlik
bilgisinde hep biraz daha ylizeye yakin vermektedir.

Her iki algoritmada da derine gidildikge absorberin z eksenindeki
boyutunun kisalmis oldugunu gordiik.

Difliz optik tomografi sistemi ile alinan 6l¢giimler guriiltili oldugu icin
ART c¢ok fazla artifact olustururken TCG daha diizgiin bir sonu¢ vermektedir.

Absorber kaynak-detektor kesismelerinin az bulundugu probun ug
kisimlarina konuldugunda her iki algoritma da goriintiiniin yerini veriyor fakat
gorinti normal olandan ¢ok daha kigtik sekilde cikiyor.

Absorber probun ug¢ kisimlarda daha derine konduk¢a herhangi bir
kaynak detektor yoriingesi gormedigi icin goriintii olusmamaktadir.
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