T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
SAGLIK BIiLIMLERI ENSTITUSU
Biyofizik Anabilim Dah

GERI YANSIMA GEOMETRISINDE CALISAN LAZER
DIFFUZ OPTiK TOMOGRAFI SISTEMININ
GELISTIRILMESI

Hiiseyin Ozgiir KAZANCI

Doktora Tezi

Antalya, 2014



T.C.
AKDENIZ UNIVERSITESI
SAGLIK BIiLIMLERI ENSTITUSU
Biyofizik Anabilim Dah

GERI YANSIMA GEOMETRISINDE CALISAN LAZER
DIFFUZ OPTiK TOMOGRAFI SISTEMININ
GELISTIRILMESI

Hiiseyin Ozgiir KAZANCI

Doktora Tezi

Tez Danismani
Prof. Dr. Murat CANPOLAT

Bu ¢alisma Akdeniz Universitesi Bilimsel Arastirma Projeleri Yonetim Birimi Tarafindan

Desteklenmistir. (Proje No:2014.03.0122.001)

“Kaynakc¢a Gosterilerek Tezimden Yararlanilabilir”

Antalya, 2014



Saghk Bilimleri Enstitiisii Kurulu ve Akdeniz Universitesi Senato Karari;

Saglik Bilimleri Enstitiistiniin 05.07.2010 tarih ve 02/11 sayil1 Enstitii Kurulu
karar1 ve 23.07.2010 tarih ve 14/127 sayili Akdeniz Universitesi Senato Karari
geregince “Doktora dgrencilerinin doktora tez savunma sinavina girebilmeleri
icin, doktora bilim alaminda uluslararas1 atif indekslerine (SCI-EXPANDED,
SSCI, A&HCI, SPORT DISCUS, SPOLIT, CINAHL. vb.) kayith dergilerin
birinde ilk isimle en az bir yurt dis1 yayin yapmasi gerektigi” ilkesi geregince
yapilan yayinlar agagida belirtilmistir.

Kazanci H. O., Mercan T., Canpolat M., “Design and Evaluation of A Reflectance
Diffuse Optical Tomography System”, Optical and Quantum Electronics DOI
10.1007/s11082-014-9910-6, 2014.

Canpolat M., Yiicel S., Sircan-Kiiciiksayan A., Kol A., Kazanci H. O., Denkgeken
T., “Diagnosis of Testicular Torsion by Measuring Attenuation of Dual
Wavelengths in Transmission Geometry Across the Testis: An Experimental Study
in a Rat Model”, UROLOGY Basic and Translational Science, 79/4 :966, 2012.




Saghk Bilimleri Enstitiisii Miidiirliigiine;

Bu ¢alisma. jiirimiz tarafindan Biyofizik Programinda Doktora tezi olarak
kabul edilmistir. 29 May1s 2014

Tez Danigmam  : Prof. Dr. Murat CANPOLAT
Akdeniz Universitesi

Tip Fakilltesi Mw

Biyofizik Anabilim Dali

Uye - Doc. Dr. Nazmi YARAS
Akdeniz Universitesi o s
Tip Fakiiltesi ——"‘;"‘"“::‘”& \§

Biyofizik Anabilim Dal

Uye : Do¢. Dr. Ahmet YARDIMCI

Akdeniz Universitesi /’____,_L C;g\/_,_,

Tip Fakiiltesi
Biyoistatistik ve Tip Biligimi Anabilim Dali

Uye : Dog¢. Dr. Semir OZDEMIR
Akdeniz Universitesi q
Tip Fakiiltesi
Biyofizik Anabilim Dal
Uye : Yrd. Dog. Dr. Umit DEMIRBAS ' . {
! Uluslararast Antalya Universitesi L///"”J/ g™ (o
Miihendislik Fakiiltesi
|
ONAY:
Bu tez. Enstiti Yonetim Kurulunca belirlenen yukaridaki jiri tiyeleri
tarafindan uygun goriilmiis ve Enstitii Yonetim Kurulu'nun ... — A tarih
./ ....sayill karariyla kabul edilmigtir.

Prof. Dr. ismail USTUNEL

v



OZET

Bu tez caligmasinda geri yansima geometrisinde c¢alisan lazer meme diffiiz
optik tomografi sistemi gelistirilmis ve test edilmistir. Optik tomografi sisteminde veri
toplamak ve sistemi kontrol etmek i¢in kullanilan elektronik kartlar Biyomedikal
Optik Arastirma Unitesi (BMO), Akdeniz Universitesi T1p Fakiiltesi’ nde tasarlanmis
ve yapilmistir. Uzerinde 49 kaynak ve 49 detektor olan optik gériintiileme probu
gelistirilmistir. Prob tizerindeki biitiin kaynak ve detektor fiberler 10x10° luk, boyutlari
28x28 mm? olan bir matris {izerine yerlestirilmistir. Bir 1x49’ luk optik anahtar
kullanilarak lazer sirast ile prob iizerinde bulunan 49 kaynak optik fibere
yonlendirilmistir. Doku fantomundan geri donen lazer 49 tane optik fiber ile toplanip
fotodetektorlere iletilmistir. Sistemde kullanilan kaynak ve detektorler yeni bir yontem
kullanilarak kalibre edilmisgtir. Meme fantomlarinin hazirlanmasinda su, %20
intralipid ve Indocyanine Green (ICG) kullanilmustir. Indirgenmis sagilma katsayist 10
cm™ ve arka plan absorpsiyon katsayisi ise 0.04 cm™ olan meme fantomlari ¢alismada
kullanilmistir. Doku fantomu icinde 5 mm-20 mm arasindaki derinliklere sacgilma
katsayis1 10 cm™ olan ve absorpsiyon katsayis1 0.16 cm™ olan ¢aplar1 5-10 mm
arasinda degisen kiirecikler (timor benzeri yapilar, inkliizyonlar) konularak dl¢timler
alinmigtir.  Optik tomografinin  problemlerinden bir tanesi kaynak detektor
kalibrasyonudur. Absorpsiyon ve sagilma katsayilari bilinen ortamlar i¢in elde edilen
Olctim verileri saklanarak kalibrasyon kiitiiphanesi olusturuldu.

Geri yansima optik tomografi sistemleri ile yapilan geri ¢catimlarda Tikhonov
diizenlemesi (Tikhonov regularization) kullanilmaktadir. Bu ¢6ziim sonucu elde edilen
tomografik goriintiide agirlik matrisinde yiizeye yakin olan voksellerin degerleri daha
biiyiik oldugu i¢in derinde olan inkliizyonun goriintiisii yiizeye kaymaktadir. Buna
¢oziim olarak “Depth Compasition Algorithm” (DCA) gelistirilmistir. Bu tez
caligmasinda “Depth Normalization Algorithm” (DNA) gelistirilmis ve geri ¢atim
algoritmasinda kullanilarak goriintiiler olusturulmustur. DNA’ nin avantaji dnceden
inklizyon derinlik bilgisinin gerekmemesidir. DNA derinlik hakkinda bilgi
verebilmektedir. Son olarak ¢alismada farkli kalibrasyon fantomlar1 kullanilmis ve
olusturulan tomografik goriintiiler iizerinde bir etkisinin olmadigi gosterilmistir.
Ayrica meme fantomunun indirgenmis sagilma katsayisindan farkli degerler i¢in MC
simiilasyonu c¢alistirilmis ve agirhik matrisleri elde edilmistir ve geri ¢atim
algoritmasinda kullanilmigtir. Memenin gergek indirgenmis sagilma katsayisini
bilmeden ortalama bir indirgenmis sacilma katsayisi kullanarak MC
simiilasyonlarinda elde edilen agirhk matrisleri ile tomografik goriintii
olusturulabilecegi  gosterilmistir.  Sistemin  pratikte  kullanilma potansiyeli
bulunmaktadir.

Anahtar Kelimeler: Diffiiz Optik Tomografi, Kalibrasyon, Doku Fantomu, Geri
Catim Algoritmasi



ABSTRACT

In this thesis, a CW back reflection diffuse optical tomography system has been
developed and tested. In construction of the tomography system, two electronic circuit
boards, one for data acquisition and the other one to control the system have been
developed in BMO. An optical fiber imaging probe with 49 source and 49 detector
fibers has been developed. All the source and detector fibers of the probe are located
on a 10x10 grid with dimensions of 28 mm % 28 mm. An optical switch was used to
switch the light from the source laser to the 49 different source fiber positions
sequentially for a pre-defined time period and back reflected light from the tissue
phantom acquired by the 49 detector fibers and delivered to the photodiodes. All the
sources and detectors have been calibrated using a new practical calibration method.
Breast phantoms have been prepared using %20 intralipid, water and Indocyanine
green (ICG). Tissue phantoms with background absorption and reduced scattering
coefficients (us”) and (pa) 10 cm™ and 0.04 cm™ respectively were used. Inclusions
with a range of diameter, 5-10 mm, reduced scattering coefficient of 10 cm™ and
absorption coefficient of 0.16 cm™ were placed in the tissue phantoms far from the
surface 5-20 mm then data were acquired from the tissue phantom using the reflection
diffuse optical tomography system then images reconstructed. One of the problem in
optical tomography is calibration. Calibration library has been created by the acquired
experimental data for known absorption and scattering coefficients.

Tikhonov regularization method is being used in reconstructions for back
reflection optical tomography systems. Tomographic image which is created by the
result of this solution is being superficial due to voxel weights in superficial layers are
much more bigger than deeper layers. The image of deep layers are being superficial.
“Depth Compasition Algorithm” (DCA) has been developed to solve this problem. In
this thesis “Depth Normalization Algorithm” (DNA) has been developed and the
images are created by using of reconstruction algorithms. The advantage of DNA is
no need to know about depth information for inclusions. DNA could give us depth
information. Finally in this thesis different calibration phantoms have been used and it
has been realized and showed that there is no any effect on reconstructed tomographic
images. Additionally for different reduced scattering coefficients than breast phantoms
MC simulations have been run and weight matrixes have been created then in
reconstruction algorithms they are used. It has been shown that without knowing of
real breast reduced scattering coefficient, with using the average reduced scattering
coefficient, weight matrixes by the run of MC simulations tomographic images could
be created. The system has practically usable potential.

Keywords:  Diffuse Optical Tomography, Calibration, Tissue Phantom,
Reconstruction.
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GIRIS

Meme tiimdrlerinin goriintiilenebilmesi amaciyla gectigimiz 10 y1l igerisinde
viicuda zarar vermeyen, kolay kullanilabilen, duyarlilig1 ve 6zgiilliigli yiiksek Diffiiz
Optik Tomografi (DOT) sistemleri gelistirilmeye g¢alisilmistir. Glinlimiizde meme
tiimorlerini teshis etmek i¢in en yaygin olarak kullanilan sistem mamografidir.
Bununla beraber, mamografi 40 yasin altindaki bayanlarda memenin yogun yapisi
nedeni ile calismamaktadir ve biitiin yas gruplar tizerindeki duyarliligi %75’ dir (1).
Mamografinin duyarliligt bayanin yasina bagli olarak artmaktadir. Mamografinin
duyarlilig1 40-49 yas arasindaki bayanlarda %54-%58 arasinda (2), 65 yas ustiindeki
bayanlarda ise %81-%94’ tiir (3). Bunun nedeni memedeki yag dokusunun glandular
dokuya oraninin yasa bagl olarak artmasidir. Yaslar1 40’ 1n altinda olan bayanlarda
meme timoriini teshis etmek igin ultrason (US) ve manyetik rezonans (MR)
gortntiileme sistemleri kullanilmaktadir. Ultrason sisteminin de duyarliligi ve
ozgiilligi, tek basina teshis icin yeterli degildir (4). MR sisteminin meme tiimorlerini
goriintiileme duyarlilig1 ve 6zgiilliigii yliksek olmak ile beraber, sistemin pahali olmasi
ve kolayca ulasilabilir olmamas1 kullanimini sinirlamaktadir. Erken teshis ve tani
yapabilmek giiniimiizde hastanelerin ve tip fakiiltelerinin ana amaglarindan bir
tanesidir. Pozitron Emisyon Tomografisi (PET) kullanilarak memedeki kii¢iik boyutlu
lezyonlar goriintiilenebilmekte ve yiiksek duyarlilikta bulgular elde edilmektedir. PET
cihazlariin dezavantajlari ise kullanilan radyoizotop maddesinin iissel olarak zamana
bagli azalmasi ve viicuda zararli olan iyonize edici radyasyon igermesidir. Bu nedenle
ozellikle yaslar1 40’ 1n altinda olan bayanlarda kullanilmas: i¢in yiiksek duyarliliga ve
Ozgiilliige sahip, iyonize etkisi olmayan hasta acisindan gilivenli sistemlerin
gelistirilmesi gerekmektedir. Bu amagla goriinlir ve yakin kizil 6tesi (NIR) dalga
boylarinda 1siklar kullanilarak meme tiimdrii teshisi i¢in ¢alismalar yapilmaktadir.

Optik goriintiileme calismalarinda doku benzeri turbid ortamlarin (doku
fantomu) i¢indeki timor benzeri (inkliizyon) yapilarin konumlarini belirlemek igin
15181n tlirbid ortamda yayilimi sonucu 6l¢iilen 151k degerleri kullanilarak iki (2D) ve {i¢
(3D) boyutlu goriintiiler olusturmak igin ¢alismalar yapilmustir (5-8).

Ayrica, fotonlarin doku benzeri ortamlardaki yayilimini belirlemek i¢in Monte
Carlo (MC) simiilasyonlar1 yapilmistir (9). Bu ¢alismada MC tabanli bir algoritma
gelistirilmis ve 15181 doku igerisinde yayilimindan yararlanilarak foton dagilimi ya da
baska bir ifadeyle foton aki dagilimi elde edilmistir. Bu aki dagilimi kullanilarak
beynin 3D goriintiisii elde edilmistir.

Meme diffiiz optik tomografisinde memenin iki boyutlu (2D, topografik) veya
tic boyutlu (3D, tomografik) goriintiisiinii olusturmak i¢in {i¢ ayr1 yontem
kullanilmaktadir. Bu yontemler: 1) Siirekli 151k kaynag: kullanilan “Continuous Wave”
(CW) sistemi. Bu sistemde sadece dokudan ¢ikan 151k siddeti 6l¢iiliir. 2) Zamana bagh
salimim yapan 151k kaynagi kullanilan “Frequency Domain” (FD) sistemi. Bu sistemde



dokudan ¢ikan 15181n siddeti ve dokuya gonderilen 1518a gore faz farki dlgiiliir. 3) Isik
atim1 (pulse) kullanilan “Time Resolved” (TR) sistemi. Bu sistemde dokudan ¢ikan
15181n zamana bagl olarak degisimi dl¢iilmektedir.

Optik tomografi sistemleri 6l¢iim geometrilerine gore de 2 sinifa ayrilmaktadir.
Bunlardan birincisinde 1sik kaynagi ve detektor Olgiim alinan dokunun iki ayri
tarafindadir, bu gegirgenlik geometrisi olarak adlandirilmaktadir. ikincisinde ise 151k
kaynagi ve detektor 6lgiim alinan dokunun ayni tarafindadir, bu 6l¢lim sekline “geri
yansima geometrisi” denilmektedir. Dokudan olgiilen 151k eger dokuya gonderilen
lazer 15181 ise sistem “diffiiz optik tomografi” olarak adlandirilir. Baz1 durumlarda lazer
ile etkilesmesi sonucu dokunun kendisi fliioresans emisyon yapar. Buna otofliioresans
Ol¢tim denilir. Ayrica lazerin doku igine disaridan verilen fliioresans molekiiller ile
etkilesmesi sonucu fliiloresans emisyon olusur. Bu fliioresans emisyonun 6l¢iilmesi ile
dokunun tomografik goriintiisiiniin olusturulmasina ise “Fliioresans Optik Tomografi”
denilir.

Bu calismadaki amac¢ duyarliligi ve 6zgiilliigii, 6zellikle genc ve orta yastaki
bayanlar i¢in, mamografiden daha yiiksek ve hastalar i¢in tamamen giivenli olan meme
lazer tomografi (MLT) sistemi gelistirmek ve meme fantomlar: iizerinde sistemi test
etmektir. Ayrica memenin iist dis ¢eyregi, koltuk altina yakin olan bolge, mamografide
Olciim alanina girmiyor. Bu neden ile MLT sisteminin potansiyel kullanim
alanlarindan bir tanesi de bu bolgenin incelenmesi olacaktir.

Bu tez ¢aligmasinda CW lazer kullanilarak geri yansima geometrisinde ¢alisan
lazer optik tomografi sistemi gelistirildi. Meme doku fantomlari tizerinde dlgtimler
alindi. 2 ayrn gericatim algoritmasi ile 3D goriintii olusturularak meme doku
fantomundaki inkliizyon yerleri belirlendi. Kullanilan geri ¢atim programlarindan bir
tanesi literatiirde var olan “Depth Compensation Algorithm (DCA)” digeri ise bu
calismada gelistirilen “Depth Normalization Algorithm (DNA)” dir. Daha sonra
sistemin in-vivo olarak dokuda kan olan bolgeyi gosterip gostermedigini belirlemek
i¢in kol {izerinde 6l¢lim alind1 ve damarlarin goriintiisii olusturuldu.



GENEL BIiLGILER

2.1. Doku Optigi

Absorpsiyon, sagilma ve anisotropi faktori (ortalama sagilma acgisinin
kosiniisii) 6zellikleri dokunun {i¢ 6nemli optik dzelligini temsil etmektedir. Biyolojik
dokulardaki foton yayilimi bu ii¢ 6zellige bagli olarak karakterize edilmektedir.

Doku igerisinde foton dagilimi elde edildikten sonraki asamada da bu
dagilimdan yararlanilarak ters problem ¢oziimii yapilmakta ve doku igerisindeki
sacicilarin ve absorplayicilarin dagilimlar: belirlenmektedir.

2.1.1. Absorpsiyon ve Sa¢ilma
Isigin sagilmasi sagilma katsayisi (us), absorplanmasi absorpsiyon katsayisi
(1) 1le ifade edilmektedir.

Is1g1 kirma indisleri farkli olan iki maddenin ara yiizeyinde gecen 1s18in yoni
degismektedir, buna kirilma denilir. Dokuda 15181n yon degistirmesi ise hiicreler arasi
stvida ilerleyen 1518 hiicre zar ile etkilesmesi sonucu olmaktadir. Buna sagilma
demekteyiz. Hiicreler arasi sivinin 15181 kirma indisi 1.35” dir. Hiicre zar1 lipitlerden
olusmakta ve 1$1g1 kirma indisi 1.43° tiir (10). Burada hiicreler 15181 sagan
pargaciklardir. Bu sagilmalar elastik sacilmalar olup, sa¢ilmadan dnceki ve sonraki
foton enerjileri aynidir. Dokuda sa¢ilma, 15181 sagan parcaciklarin konsantrasyonuna
ve 15181 kirma indislerine baglidir. Doku ortaminin igerisinde pek ¢ok sayida sagici
bulunmaktadir. Bu sacicilarin belli baslilart mitokondri, yag globiilleri, glikojen, salgi
globiilleri, hiicre zar1 ve en dnemlisi hiicre ¢ekirdegi olup boyutlar: 0.1 um ile 10 um
arasinda degigsmektedir. Ayrica boyutlart 0.1 um ile 8 um arasinda degisen kollajen
fiberler de sagilmaya katkida bulunmaktadir.

Isigin dokuda absorplanmasi ise dokuda bulunan kromoforlar tarafindan
yapilmaktadir. Absorpsiyon dokuya gonderilen 1s1gin dalga boyuna ve o dalga
boyunda absorpsiyon yapan kromoforlarin konsantrasyonuna baglidir. Dokuda en ¢ok
bulunan kromoforlar su, oksihemoglobin, deoksihemoglobin, melanin ve yaglardir.

Isigin  dokudaki absorpsiyonu lineer olarak toplanabilir olup biitiin
kromoforlarin absorpsiyon katsayilarinin toplamina esittir. Ayn1 durum sagilma
katsayisi i¢in de gecerli olup, dokunun toplam sagilma katsayisi her bir farkl tiirdeki
sagicilarin sagilma katsayilarinin toplamina esittir.

L= a0a 1)

Formiil 1’ deki pa absorplayici parcaciklarin toplam yogunlugunu gostermektedir.
Benzer bicimde sag¢ilma katsayist,

=5 0% (2)



seklinde ifade edilmektedir. Formiil 2’ deki ps sacict pargaciklarin toplam
yogunlugunu gostermektedir. Formiillerdeki oa molar absorpsiyon tesir kesiti (molar
absorption cross-section) olup birimi [mm?/mol]’ diir. Benzer sekilde oz molar sagilma
tesir-kesiti (molar scattering cross-section) olup birimi [mm?/mol]’ diir. Formiillerdeki
pa Ve ps ise [mol/cm®]” diir. pa ve ps birimleri [1/cm] olur. Absorpsiyon katsayisi
asagidaki sekilde de

1, (D) = Cue(A) 3

ifade edilmektedir. Formiil 3’ de &) (cm?mol?) molar uyarilma katsayismni, C
(molcm™®) absorplayicinin  molar  konsantrasyonunu  gdstermektedir.  Ayrica
absorpsiyon katsayisi bir fotonun absorplanmasi igin aldig1 ortalama yolun (la) tersi
olup = 1/la olarak da tanimlanmaktadir. Benzer sekilde bir fotonun sagilmadan aldigi
ortallama yol Is ise sagilma katsayis1 us = 1/l dir. Her iki ifadenin birimi mm™ veya
cm™ dir.

Sagilmanin olmadigi bir ortamda Lambert-Beer esitligi gecerli olup,
absorpsiyon katsayisina ve optik yol uzunluguna (x) bagl olarak X genisligindeki bir
kiivette gegen 151k siddeti,
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Sekil 2.1. Lambert-Beer kanunu

| = loet#0 (4)

seklinde ifade edilmektedir. Burada lo gelen 15181 siddeti, | ise gegen 15181n siddetidir.
Sagilmanin oldugu bir ortamda Formul 4’ deki Lambert-Beer esitligi gecerli degildir.
Ciinkii genisligi X olan kiivette gecen 15181n aldig1 optik yol sagilmalardan dolayr uzar
ve bu durumda optik yolun uzunlugu bilinmedigi i¢in Lambert-Beer esitligi
kullanilamaz.

Diffiiz optik tomografide derin dokunun tomografik goriintiisiinii elde etmek
i¢in sac¢ilmanin ve absorpsiyonun en az oldugu dalga boylar1 kullanilmaktadir. Sekil
2.2. de dokudaki 1s181in sagilma katsayisinin dalga boyuna bagli olarak degisimi
goriilmektedir.

Dokuda 15181n sacilmasi dalga boyuna bagli olarak Sekil 2.2.” de gorildiigi
gibi dalga boyunun artmasi ile beraber azalmaktadir.



Sagilma Katsayisi (cm™)
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Dalga boyu (nm)
Sekil 2.2. Dalga boyu-sagilma katsayis1 egrisi

Dokuda 15181 absorplayan en Onemli absorplayicilar, oksihemoglobin,
deoksihemoglobin, su, ve yagdir. Sekil 2.3.’de bu kromoforlarin absorpsiyon
spektrumlar goriilmektedir.
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Sekil 2.3. HbO;, Hb, yag ve suyun absorpsiyon spektrumlari

Sekil 2.3.” de goriildiigii gibi toplam absorpsiyonun en az oldugu dalga boyu
araligr 700-900 nm olup, bu dalga boyu araliginda 1518in doku igine penetrasyonu en




fazladir. Bundan dolayr bu dalga boyu araligi “body window” olarak
adlandirilmaktadir.

2.2.  Diffiiz Optik Tomografi

1980’ 1i yillarin sonu ve 1990’ I1 yillarin basina dogru doku benzeri ortamlar
icin tomografik optik goriintiileme sistemleri gelistirilmeye basland: (11-13). Ug ayr
diffiiz optik tomografi sistemi bulunmaktadir. Bunlar; 1) TR (Time Resolved)
sisteminde dokuya pikosaniye veya femtosaniye uzunlugunda atimlar gonderilmekte
ve dokudan ¢ikan 1s181n siddeti zamana bagli olarak olgiilmektedir, 2) FD (Frequency
Domain) olup dokuya belirli bir modiilasyonda 151k gonderilmekte ve dokudan ¢ikan
15181n siddeti ve gonderilen 1518a gore faz degisimi Olclilmektedir, 3) CW (continuous
wave) sisteminde ise dokuya bir 151k kaynagi ile siirekli olarak 151k gonderilmekte ve
dokudan ¢ikan 15181in siddeti Olglilmektedir (14-26). TR ile yapilan caligmalarda
zamana bagli olarak Ol¢iim alindigi igin 1518 doku iginde aldigi optik yol
bilindiginden dokunun absorpsiyon katsayis1 kolaylikla hesaplanabilmektedir. Ancak
sistemin pahali olmasi, zamana bagh olgiimlerde artefaktlarin olugsmasi Kullanimini
sinirlandirmaktadir. FD sisteminde iki parametre Ol¢iildiigli icin daha fazla bilgi
edinilmektedir. Bu sistemin maliyeti TR’ den daha az fakat CW’ den daha fazladr.
CW sistemi maliyeti en diislik olan sistemdir. Sadece 151k siddeti olgiilerek goriintii
olusturulmaktadir. FD teknigi ile frekansa bagli olarak olgiilen 151k siddetindeki
zayiflama ve 15181n fazindaki faz kaymasi hakkinda bilgi edinilebilmektedir.

2.3. 1lleri (Forward) ve Ters (Inverse) Problem

DOT ileri ve ters problem olmak iizere 2 kisima ayrilip incelenmektedir
(27,28). 1leri problemde goriintiilenmek istenen doku veya doku ortaminin icerisindeki
fotonlarin aki dagilimi bulunmaktadir (29-35). Isigin doku igerisindeki dagiliminin
RTE (Radyatif Transfer Esitligi) ifadesi tanimlanmaktadir. RTE esitliginin analitik
¢Oziimii bulunmamaktadir, sadece niimerik olarak ¢oziilmektedir.

PSR = SSULE S0 — w LS O + g )T LS, O PEDAY 4 QEEY ()

Burada L(7,3,t), 1, P(38'.8), Q(7,3,t) sirastyla radians, toplam zayiflama katsayisi
(total attenuation coefficient), faz fonksiyonu ve kaynak terimleridir. Radians yayilan
foton enerjisidir. Radians s vektorii yoniinde birim kat1 a¢1 i¢inde birim yiizeydeki
yayilan gii¢ olarak tanimlanmakta olup,

L(r,s) = N(r,s)hvc; (6)

seklinde ifade edilmektedir. Burada N(r,s) r konumunda birim hacimde s yoniinde
birim kat1 ag1 iginde yayilan foton sayisi, h Planck sabiti, v foton frekanst, ¢t ise fotonun
doku i¢indeki hizidir. Formiil 5 deki toplam zayiflama katsayisi,

e = Hg + Hs (7)

seklinde ifade edilmektedir. Faz fonksiyonu i1s1gin doku ig¢indeki sa¢ilim agisini
tamimlamaktadir. Burada s fotonunun sagilmadan 6nceki yonii, s’ ise sagilmadan
sonraki yoniidiir. Kaynak terimi, Q(r,s,t) r konumunda s yoniine zamana bagli olarak
yapilan yayilimi géstermektedir.



RTE’ yi basitlestirmek icin diffiizyon yaklasimi kullanilmaktadir. Bu
yaklagimda, kaynak-detektor mesafesinin doku i¢in en az 3 mm olmast ve sagilma
katsayisinin absorpsiyon katsayisindan ¢ok daha biiyiik olmas1 gerekmektedir. 3 mm’
den sonra sagilan 151k rastgele hareket etmektedir. Doku bu 6zellikleri sagladig i¢in
RTE asagidaki diffiizyon denklemi formunda yazilmaktadir.

100G 1T, t) — V[DVO(T,t)] = Q(7,t) ®)

c Ot

1

D= ©)

N 3(ugt+us’)

Formiil 8’ de, ¢(T,t) foton akisi olup birimi [W/m?]’ dir. Tanimu,
(r) = [, L(r,s)dw (10)

Amacimiz doku igerisindeki foton akilar1 dagilimini bulmaktir. Foton akisi
dagilimin elde ederek denklem sistemimiz i¢in gerekli olan agirlik matrisi eleman
degerlerini elde etmekteyiz. Formiil 8 foton aki yogunlugunun zamana ve konuma
bagli olarak degisimini gdstermektedir. Denklemde ayni zamanda D diffiizyon
katsayisi da yer almakta olup Formiil 9’ da gorildigii gibi tanimlanmaktadir.
Diffiizyon katsayisi, absorpsiyon ve indirgenmis sagilma katsayilar1 degerlerine bagh
olarak degismektedir. Indirgenmis sagilma katsayisi igerisinde aymi zamanda ¢
anisotropi katsayis1 degiskeni de vardir ve bu deger sacilma katsayisi ile ilgilidir.

us' = pus(1—g) (11)

Anisotropi katsayisi g=<cos(s.s’)> olarak tanimlanmaktadir. Tiim sacilma
acilariin ortalamasidir. CW ¢alismalari i¢cin Formiil 8 zamandan bagimsiz olarak
asagidaki gibi ifade edilir.

pa®@(r) —V[DVO(r)] = Q(r) (12)

Formiil 12’ yi lineerlestirmek i¢in iki yaklasim kullanilmaktadir. Bunlar Rytov
ve Born yaklasimlaridir. Rytov yaklasiminda toplam foton akisi,

(D(T', rs) = exp [QO(T’ Ts)'HDsc (T‘, rs)] (13)

seklinde ifade edilmektedir. Bu formiildeki @9 homojen ortam igin olan foton akisi
yogunlugunu gostermektedir @s. ise doku ortaminin heterojenliginden dolayr olan
sacilimdan kaynaklanan pertiirbasyon bilesenini gostermektedir. Born yaklagimina
gore ise toplam foton akisi su sekilde ifade edilebilmektedir:

B(r,15) = Bo(r,75) + By (1, 75) (14)
Burada toplam aki homojen kismin akis1 @o ve sa¢ilmadan kaynaklanan aki @
lineer bileseni olarak ifade edilmektedir. Rytov ve Born yaklagimi ile tanimlanan aki
ifadeleri Formiil 12’ de yerine konulup denklem c¢oziilmektedir. Rytov yaklagimi
absorpsiyon kontrastini goriintiilemede daha iyi ¢alistigi i¢in bu ¢alismada Rytov
yaklasimini kullandik. Ciinki Rytov yaklasimi absorpsiyona daha duyarlidir. Formiil



13, Formiil 12’ de yerine konulup denklem c¢oziildiigiinde asagidaki ifade elde
edilmektedir.

1
Q)O (rSer)

[ G(r = 1) (810 (1) /D)o (r, 1) dPr (15)

®sc (rsr rd) = -

Dsc(15,74) Rytov  ¢oziimii  olarak adlandirilmaktadir.  8u,(r), r noktasindaki
pertiirbasyon dagilimmi gostermektedir. Green fonksiyonu,

G(T _ rd) — exp(falr—ral) (16)

4mt|r—rq|

Formiil 16° da V hacminde alinan integral eger N sayida voksele parcalanirsa
bu esitlik kesikli toplam olarak her bir kaynak detektor ¢ifti i¢in,

1
Do (TsiTai)

Dse (rsir Tdi) = Z?:l G(rj — 74i) (6dq (T))/D)@O(T], rsi)h3 (17)

seklinde yazilabilir. Burada h® her bir vokselin hacmidir.

Biitiin kaynak ve detektor ¢iftleri icin Rytov ¢6ziimii matris formatinda,

rg,r, - o _
¢sc( 10T Wigg Wigo - - o Wi | op, (1)
¢sc(rsl' rdz) Wipg Wipp o0 o Wiy dua (rz)
¢sc(rsi7rdj) _Wi,j;l Wi,j;Z o 'Wi,j,n__6ﬂa(rn)_

seklinde ifade edilir. Burada i, j, n indisleri siras1 ile kaynak, detektér ve vokseli
gostermektedir. Matris i¢indeki her bir eleman sadece bir kaynak-detektor ¢ifti i¢in bir
vokseldeki agirlik fonksiyonu olup

o G(rqjrm)Grprsp)h®
Lpn Do(rajrsi)

(18)

w agirlik fonksiyonunu gostermektedir. Burada rsi, rqj sirasi ile i’ ninci kaynak ve j’
ninci detektor konumlarint gostermektedir. Agirlik matrisinin eleman degerlerini elde
edebilmek i¢in doku igerisindeki foton akilarinin degerlerinin yukaridaki formiile gore
hesaplanmas1 gerekmektedir. Bu yontemde teorik olarak agirhik matrisinin
elemanlarinin degerleri hesaplanmaktadir. Bagka yontemler de kullanilabilmektedir.
Bunlardan bir tanesi bu tez c¢alismasinda kullanilmakta olan Monte Carlo
Simiilasyonlarindan yararlanilarak elde edilen agirlik matrisi yontemidir.



Fiber

GERECLER VE YONTEMLER

Bu tez g¢alismasinin amaci daha onceden tasariminin ve gergeklenmesinin
elektrik-elektronik, mekanik ve optik diizeyde yapilip tamamlandigi, bakimlarinin ve
yenilemelerinin de gergeklestirildigi geri yansima geometrisinde ¢alisan DOT
sisteminden elde edilen verileri kullanarak meme ve meme benzeri doku ortaminin
icerisini 808 nm dalga boyunda lazer kullanarak optik yontemle goriintiilemektir.
Calisma makro boyuttadir. Meme DOT goriintiileme ¢alismalarinda kullanilan 15181
dalga boyu 700900 nm araliginda degismektedir. Bu dalga boyu araliginda lazerin
viicud igerisine olan giriskenligi en fazla olmaktadir. Caligmada kullanilan lazer dalga
boyu 808 nm degerindedir. Bu degerde oksihemoglobin ve deoksihemoglobin
absorpsiyon katsayis1 degerleri yaklasik olarak ayni olmaktadir.

3.1. Optik Tomografi Sistemi Donanim

Geri yansima geometrisinde ¢alisan optik tomografi sistemi gelistirildi,
kalibrasyonu yapildi. Intralipid kullanilarak hazirlanan meme fantomlari iizerinde
Olgtimler alindi. Optik tomografi sistemi sematik olarak Sekil 3.1.” de goriilmektedir.
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Sekil 3.1. Optik tomografi sistemi



Geri yansima geometrisine gore ¢alisan DOT sistemi CW, 808 nm lazer (Power
Technology, Little Rock, AR, USA), bir adet 1x49 optik anahtarlama {initesi (VX500,
Dicon Fiber Optics, Richmond, CA, USA) ve bir adet optik fiber goriintiilleme
silindirinden olugmaktadir. Optik goriintiileme silindiri 49 kaynak ve 49 detektor fiber
probdan olusmaktadir. Bir veri toplama bilgisayar1 ve sistem elektronik kartlart
bunlarin arasinda ana kart ve fotodiyod elektronik karti bulunmaktadir. Kaynak ve
detektor fiber problarin ¢aplart 1 mm’dir. Toplam 49 adet silikon fotodiyod
bulunmaktadir (OSD35-LR-D, OSI Optoelectronics, Hawthorne, CA, USA). Bu
fotodetektorler 151k siddetlerini 6l¢mektedir. Sistem Sekil 3.1.” de goriilmektedir.

Optik anahtarlama tinitesi 15181, kaynak lazer pozisyonundan 49 farkli kaynak
fiber pozisyonuna ardigik olarak daha onceden tanimlanmis entegrasyon zaman
peryotlarinin toplamina Uyacak sekilde anahtarlamaktadir. Anahtarlama islemi
yapildiktan sonra fotodetektorler tizerine diisen 151k 6 farkli entegrasyon zamaninda 1
ms degerinden 999 ms degerine kadar entegre edilmektedir. Toplanan fotonlar igin
dinamik aralik 120.4 dB (1048575:1) degerindedir.

Optod yerlesimi Sekil 3.2.” de goriilmektedir. Kaynak ve detektor fiber
problarin tamami 10x10’ luk bir matris olusturacak sekilde 28 mmx28 mm’ lik bir
yiizey alanina dagitilmistir. En yakin kaynak-detektor fiber eslesmesinin merkezden
merkeze olan uzakligi 3 mm degerindedir. Sekil 3.2.” de goriilen prob iizerinde her bir
kaynak detektor eslesmesi bir komsulugu ifade etmektedir ve toplamda 22 farkli
komsuluk bulunmaktadir.

Sm.mgi -

® Source

O Detector

OO @O O O

Sekil 3.2. Optod yerlesimi

Sistemde herbir fotodiyodun bagli oldugu 2 adet integral alici islemsel
kuvvetlendirici devresi bulunmaktadir. Integral alict devrelerden bir tanesi verilen bir
entegrasyon zamani i¢in entegrasyon iglemini yaparken diger integral alic1 devresi bir
onceki entegrasyon zamani isleminden elde ettigi analog gerilim degerini tiimdevre
icerisinde bulunan delta/sigma analog dijital (A/D) ¢evirici devresine iletmektedir. Bu
sayede DDC232 (Burr-Brown & Texas Instruments, Dallas, TX, USA) analog akim
girigli dijital gerilim ¢ikish analog dijtal ¢evirici tlimdevresi siirekli zamanli olarak
caligmaktadir. Her bir ADC ¢eviricisinin 2 integral alict devreden aldig1 4 adet analog
girisi bulunmaktadir. Dijital veri ADC devrelerinden tekilleyici (multiplekser-MUX)
devrelerine aktarilmaktadir ve daha sonra tek hat araciligiyla PIC18f2550
mikrodenetleyici tiimdevresine ve buradan da Labview araciligiyla bilgisayara
aktarilmaktadir.
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Lazer kaynaginin giicii 2W degerinde segilmistir ve bu sayede yakin kaynak
detektor eslesmeleri igin doymanin oniine gegilmistir.

Cizelge 3.1. Sistem parametreleri

Dinamik Aralik 1048575:1(120 dB)
Anahtarlama Zamani 16 ms

Dijital Cozuniirliik 20 bit

Kanal Sayis1 49 (808 nm)

Ornekleme Hizt 3.1 kS/s

Detektor Sayisi 49 pn-tipi Si OSD35-LRD
Kaynagin Giicii 2W

Elektriksel Karakteristikler 220 VAC +/-10%, 50Hz

Cizelge 3.1. de optik tomografi sisteminin parametreleri bulunmaktadir.
Sistemin elektronik {initeleri 2 kisitmdan olugmaktadir. Birincisi 15181n sezildigi kisim
olan fotodetektor elektronik karti, diger kisim ise mikrodenetleyicinin ve dijital
elemanlarin yer aldig1 ana elektronik kart kismidir. Fotodetektor elektronik kartinin
tizerinde pn-tipi Silisyum OSD35-LRD (OSI Optoelectronics, CA) fotodetektorler ve
DDC232 analog akim girisli dijital gerilim ¢ikigli 20 bit ¢6ziiniirliige sahip olan ADC
(Analog/Dijital ¢evirici) tiimdevresi bulunmaktadir. Fotodetektorler ileri modda
baglandi. Anodlar1 integral alici tiimdevrelerin girislerine; katodlar1 ise toprak
seviyesine baglandi.

imtegrol
Fota /— Aalici /
Dlyot0 Devire
Anolog
Dijital
s . Ceviricl
Nntegro
~ | Al /
Devre
imt L
Foto / gLCElQPn /
Diyotl Devi~e
Anolog
— Cevirlcel
mtegral | E—
- Al e Teklleylc!
Devre — DATA
INtegrol
EP-Z?:48 / alic _/ JR—
¥ Devre Aol
nalog
ol Jital
Cevirici
Integral
L~ Alic) —//_
Davrs

Sekil 3.3. Optik tomografi sistemi detektor elektronik yapist
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Sekil 3.3.” de optik tomografi sisteminin detektor elektronik baglanti yapisi
goriilmektedir. Seklin sol tarafinda 49 adet fotodiyod kutular igerisinde gosterilmistir.
Seklin sag tarafindaki biiyiik blok diyagramda ise DDC232 ADC tiimdevresinin i¢
blok semasi gorilmektedir. Bu blok semasinda kutular igerisinde elektronik
donanimlar gosterilmektedir. Kutular igerisinde sirasiyla integral alic1 devreler, analog
dijital ceviriciler, tekilleyici ve tekilleyici ¢ikiginda yer alan sayisal veri gériilmektedir.
DDC232 tiimdevresinin giris kisminda A/D ¢evirici ile fotodiyodlar arasinda her bir
fotodiyod igin iki adet DDC232 igi giris anahtar1 ve 2 adet integral alic1 devre ile 2
adet ¢ikis anahtart bulunmaktadir. Giristeki 2 anahtar sayesinde siirekli zamanl
entegrasyon islemi yapilmaktadir. Anahtarlardan bir tanesi fotodiyod akimi ile iletim
durumunda iken bu anahtara bagl integral alic1 devre caligmakta, ¢ikis anahtar1 ise
acik devre olmakta, burada fotodiyod akimi gerilime entegre edilmekte; bir altindaki
integral alic1 devre ise entegrasyon yapmamakta, yani girisi agik devre olmakta fakat
cikisi kisa devre olmakta ve bir 6nceki ¢evrimde entegre edilen analog gerilim degerini
ADC ceviricilere aktarmaktadir. Anahtarlarin ¢aligma konumu degistiginde bu defa
diger anahtara bagl devre entegrasyon yaparken, ilk durumda entegrasyon yapan
devre analog gerilimi ADC tiimdevrelerine aktarmaktadir. Sistem boylelikle siirekli
zamanli olarak ¢alismaktadir. DDC232 tiimdevresinin iizerinde entegrasyon islemine
ek olarak A/D ¢evirme islemi ve sayisal bilgiyi tek hat iizerinden gonderebilme
(tekilleme) ve entegrasyon zamanlarinin kontrol edilebilmesi gibi islemler de
yapilmaktadir. Tiimdevrenin BGA (Ball Grid Array) yapisinda olmasi tiimdevrenin
boyutlarini ¢ok kii¢iiltmiistiir.

[k giris katinda integral alic1 islemsel yiikseltegler (Dual switched integrator)
ve sonrasinda AX modiilator (A/D gevirici) ve dijital filtreler bulunmaktadir. Dijital
isaretler, seri arayiizey sayesinde entegre disina gonderilebilmektedir.

DDC232, 32 kanal girisli, 20 bitlik A/D ¢eviricidir. DDC232’ ye diisiik akim
seviyeli fotodiyodlar dogrudan baglanabilmektedir. DDC232 tiimdevresinin 32 kanalli
her girisinde ¢ift yollu integral alict iglemsel yiikselte¢ devreleri bulunmaktadir.
Entegrasyon zamanlar1 333 mikrosaniyeden 1 saniyeye kadar ayarlanabilmektedir.
Akim degerleri de femtoAmper degerinden mikroAmper degerine kadar
Olctilebilmektedir. Giiriiltii oran1 ¢ok diisiik olup 5.3 ppm degerindedir. Kanal basina
diisen gili¢ tiketimi 7 mW’ dir. 4 Mhz ¢alisma modunda saniyede 3100 ornek
uretebilmektedir.

Optik tomografi sisteminde giristeki fiziksel biiyiikliiklerimiz analog akimlar
oldugu i¢in fotodiyod akimlarini gerilimlere doniistiirmek ve bu analog gerilimleri de
sayisal isarete cevirmek icin DDC232 tiimdevresi kullanildi. Sekil 3.4.” de
tiimdevrenin blok yapist goriilmektedir. DDC232 tiimdevresinin analog akim girisleri
32 adet olup bu say1 49 girigli goriintiileme uygulamasi i¢in yeterli degildir. Bu
sebepten dolay1 2 adet DDC232 tiimdevresi Sekil 3.5.” de goriildiigii gibi seri baglandi.
Fotodiyod akimi geri besleme kondansatdriiniin uglart arasinda bir elektriksel gerilim
olugsmasina sebep olur. Bu olusan gerilim analog bir gerilimdir ve daha sonra bu analog
gerilim DDC232 bloklar1 igerisinde dijitale cevrilmekte ve bagli bulundugu
mikrodenetleyiciye gonderilmektedir. Bu ¢alismadaki DDC232 tiimdevreleri
fotovoltaik modda ¢alismaktadir. DDC232 tiimdevresi 6zel amagli bir analog
timdevredir. Icerisinde entegrasyon isleminden sorumlu olan 64 adet islemsel

12



yiikselte¢ bulunmaktadir. Her 4 islemsel yiikselte¢ ¢ikisi bir adet A/D ¢eviriciye
gitmektedir. Toplam 64/4 = 16 adet A/D ¢evirici vardir. A/D ¢eviriciler delta-sigma
modiilator teknigine goére tasarlanmistir. A/D ¢evirici ¢ikiglar1 dijital filtrelere
gitmektedir. 16 adet dijital filtre bulunmaktadir. Dijital filtreler yiiksek frekansh
anahtarlama giirtiltiistinii 6nlemek i¢in kullaniliyor. Dijital filtre ¢ikislari seri arayiizey
bloguna girmektedir. Seri arayiizey blogu ile dis diinya arasinda DVALID, DCLK,
DOUT ve DIN baglantilar1 vardir. Bu baglantilar dis diinyaya verileri gonderebilmek
icin gerekli olan baglantilardir. Ayrica tiimdevrenin, konfigiirasyon ve kontrolde
kullanilan CLK, CONV, DIN CFG, CLK CFG ve RESET dijital girisleri
bulunmaktadir. Bunlar sirasiyla tiimdevre saat isareti girisi, entegrasyon zamani
ayarlama girisi, konfigiirasyon verisi data girisi, konfiglirasyon verisi saat isareti girisi
ve tiimdevreyi sifirlama girisleridir. CONV dijital girisi DDC232 tiimdevresinin
entegrasyon zamanlarini ayarlamaktadir. Tiimdevre {izerinde siirekli zamanl olarak
calismayi saglayan ciftli integrator girisi vardir. Ciftli integrator sayesinde entegrasyon
islemi sonrasinda A/D ¢evirme islemi i¢in integratoru susturma zorunlulugu ortadan
kaldirildi. Tiimdevrenin analog ve dijital olmak iizere 2 ayr1 beslemesi vardir. Islemsel
yiikselte¢ gibi analog katlar i¢in analog besleme blogu, konfigiirasyon kontrol ve seri
araylizey katlar1 icin ise dijital besleme kullanildi.
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Sekil 3.4. DDC232 tiimdevresinin blok yapisi
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Sekil 3.5 de goriildiigii tizere Inl-In32 arasi analog fotodiyod akim
girislerinin baglandigit DDC232 tiimdevresinin DIN girisi topraga baglanmistir. Bu
birinci DDC232’nin DOUT ¢ikis1 ikinci DDC232’nin DIN girisine baglandi. Yapilan
uygulamada 2 adet DDC232 yeterli oldugu igin ikinci DDC232’ nin DOUT ¢ikist
istenilen dijital ¢ikis isaretidir. DDC232’ lerin DCLK girisleri ortak baglandi.
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'?_i.t ] P’i &

Veri Cikist - JpouT  DDC232 DM —{DOUT  DDC232 Dlh——L
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- - - = - & - - = = Fa - s - -

il ix
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Sekil 3.5. Seri bagli DDC232 yapist

Sekil 3.6.” da CONV ile ilgili zamanlama diyagraminda lojik seviyenin yiiksek
oldugu yani lojik 1 oldugu kisimda A girislerinin entegrasyonu yapilmaktadir. Her bir
fotodiyod giriginin A ve B seklinde ikiye ayrilmasinin sebebi sudur: Her bir analog
akim girisi timdevre igerisinde 2 adet integral alici islemsel ylikseltece girmektedir.
Boylelikle bir integral alici giris yiikiinii entegre ederken, diger integral alici devre
analog gerilimi A/D c¢eviriciye aktarmakta ve beklemektedir. Boylelikle siirekli
zamanl bir ¢alisma saglanmaktadir. CONV’ un diisiik anlamli kisminda da yani lojik
0 kisminda diger integral alic1 islemsel yiikselte¢ devresi ¢aligmaktadir.

() ) — )05 —

Sekil 3.6. CONV ile ilgili zamanlama diyagrami

Sekil 3.6. da goriilen DVALID isareti DDC232 tiimdevresinin igerisinde
tiretilen bir isarettir. CONV isareti yiiksek lojik seviyesine ¢ikartildiktan bir zaman
sonra DVALID isaretini lojik 0° a c¢eker ve seri arayiizey isareti olarak
mikrodenetleyiciye gonderir. Mikrodenetleyici DDC232 tiimdevresinden gelen
DVALID isaretini algiladiginda DDC232’nin DCLK saat girisi i¢in gerekli olan igareti
saglamak tizere gerekli olan dijital isareti gonderir. DCLK isareti seri ¢ikisin
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saglanabilmesi icin gerekli olan dijital saat giris isaretidir. DCLK isaretini
mikrodenetleyici icerisindeki zamanlayiciyr kullanarak tirettik.

Tek DDC232 A/D gevirici tiimdevresi 64 adet pinden olusmaktadir ve paket
yapist BGA (Ball Grid Array) seklindedir. Sekil 3.7.” de DDC232 tiimdevresi pin
diyagrami goriilmektedir. Bu pin diyagraminda iist yarim kisim tamamiyla fotodiyod
girisleridir ve IN girisleri olarak gosterilmistir. QGND ile dijital toprak temsil
edilmistir. AGND girisleri analog toprak girigleridir. AVDD girisleri tiimdevrenin
besleme girisleridir. VREF, analog referans gerilim girisidir. Diger dijital giris ve
cikislar kontrol ve seri arayiizey baglantilaridir. Bu pin diyagrami devrenin iistten
gorliniisiinii temsil etmektedir. En {ist sag taraftaki IN28 girisini i¢ine alan kare ¢izim
devre lehimlenirken fiziksel olarak plastik kilifin tizerindeki ¢entigin sag {ist tarafa
gelecek sekilde lehimlenmesi gerektigini isaret etmektedir.

H G F E D C B A
IN21 IN22 IN23 IN24 IN25 IN26 IN2T IN2B

C @) O C @] O J @] 1
INS ING INT ING IN9 IN10 IN11 IN12

O O O ©O ©o O o O |2
IN17 IN18 IMN19 IN20 IN29 IN30 IM21 IM32

C @] b O C J J O 3
IN1 IN2 IN3 IN4 IN13 IN14 IN15 IN16

o o o o ©o o o O |4

QGMND AGND AGMND AGND AGND AGND AGND AGND
C @] O O O 2 O B 5

AGND AVDD AVDD AVDD AGND
-

VYREF WREF
O O O O ) ' .

o Q Q C 7

DGND
'S
DVALID DIN_CFG CLK_CFG DGND DGND RESET CwvDD DGMND
(@] C\' .’3 —
DGND DIN CONV
Q

O
DCLK DGND CLK NC DoUT

Sekil 3.7. DDC232 tiimdevresi pin diyagrami1

Cizelge 3.2.” de pin konfigiirasyonu ve tanimlamalar1 goriilmektedir.
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Cizelge 3.2. Pin konfigiirasyonu ve tanimlamalari

PiN YERLESIM FONKSiYON TANIMLAMA
IN1-32 1-4. SATIRLAR Analog Giris Analog Kanal Girisleri
QGND H5 Analog Quiet Analog Toprak
AGND | G5,F5,E5,D5,C5,B5,A5,D6,H6 Analog Analog Toprak
DGND A7,C6,D7,E7,C8,G8 Dijital Dijital Toprak

Analog Gii¢ Kaynag Girisi
AVDD E6,F6,G6 Analog 5V Normal
VREF A6,B6 Analog Giris Referans Gerilim
DVALID H7 Dijital Cikis Diisiikte Aktif Veri Gegerli
Giris Veri Konfigurasyon
DIN_CFG G7 Dijital Girig Yazmag
Girig Saat Konfigurasyon
CLK _CFG F7 Dijital Giris Yazmag
RESET C7 Dijital Girig Diisiikte Aktif Dijital Reset
Dijital Gii¢ Kaynag: Girisi
DVDD B7 Dijital 3.3V Normal
CONV A8 Dijital Girig Cevrim Kontrol Girisi

DIN B8 Dijital Girig Seri Veri Girisi
DOUT D8 Dijital Cikis Seri Veri Cikist

NC ES8 NC Bagli degil

CLK F8 Dijital Girig Ana Saat Girigi
DCLK H8 Dijital Girig Seri Veri Saat Girisi

Entegrasyon ve A/D g¢evirme islemi sistem saati tarafindan kontrol

edilmektedir. Eger kaydedicide gegerli veri hazir tutulursa DVALID ¢ikisi lojik 0
seviyesine diiser. Sekil 3.8.” de goriilecegi lizere giris kati integral alici islemsel
yiikselteg, geri besleme kapasiteleri ve farkli anahtarlar igermektedir.
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Sekil 3.8. DDC232 giris kat1
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Sekil 3.8.” deki integrator islemsel yiikselteg devresinin tizerindeki geri
besleme kapasiteleri dijital olarak devreye sokulup ¢ikartilabilmektedir. Yan tarafta
gosterilen kademe giris secenekleriyle bu yapilmaktadir. Kademe girisleri
kapasitelerin kontrol anahtarina girmeden dnce VE kapisinin girislerine gelmektedir.
Eger lojik olarak ti¢ kademe girisinden de lojik 0 bilgisi gelirse o zaman lojik 0’ lar
eviricilerden gecerek lojik 1’ lenir ve VE kapisina girer. Bu durumda {i¢ giris de lojik
1 oldugu i¢in VE kapisi ¢ikisi lojik 1 olur ve en iistteki 3 pF kapasitoriinii kontrol eden
normalde acik olan anahtar1 kapatir. Boylece 3 pF kapasitesi devreye girer. En istteki
kondansatoriin altindaki 3 kondansatoriin kontrol anahtar1 girisleri ise dogrudan
kademe girisleri tarafindan kontrol edilmektedir. Sekil 3.8.” de sag taraftaki en tistteki
giris VREF referans gerilim girisidir. VREF girisi entegrasyon asamasinda
kullanilmaktadir. Devrenin ilk ¢alismasinda Sreser anahtar1 kapatilip, Srer1 anahtari
kapatilip kondansatorler tizerinde gerilim endiiklendikten hemen sonra Sreset Ve Srer1
anahtarlari agilip, Sint Ve Srerz anahtarlari kapatilir. Bu andan itibaren entegrasyon
islemi baglar. Kondansatorlerin sag tarafindaki giris gerilimleri, kondansatorler
gerilim kaynagi gibi davrandiklari i¢in diismeye baglar. Entegrasyon islemi bittikten
sonra Sapc anahtari kapatilir, Sint anahtart agilir. A/D geviriciye analog gerilim
aktarilmis olur.

Sekil 3.9.” daki zamanlama diyagraminda, anahtarlarla ilgili olarak ¢alisma
sekli goriilmektedir.
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Sekil 3.9. DDC232 zamanlama diyagrami
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Sekil 3.10.” da reset, bekleme, integrator ve ¢evirme durumlarinin blok
diyagrami goriilmektedir. CONV ve CLK pini vasitasiyla, harici olarak durumlar
kontrol edilmektedir. Giiriiltii performansi agisindan diistiniildiigiinde, CONV, CLK’
n yiikselen kenari ile senkronize edilmelidir. Bunu saglamak amaciyla ana elektronik
devre tizerinde D-tipi flip-flop tiimdevresi kullandik ve CONV isareti ile CLK isaretini
senkronize hale getirdik. Integratorlarin evirmeyen girisi topraga baglanmistir.
Devredeki gerilim referansi, integrator kapasitelerini yiiklemek i¢in kullanilmaktadir.
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c)Entegrator Konfiglrazyonu

d}Konvert Kenfiglirasyonu

Sekil 3.10. DDC232 islemsel yiikselte¢ konfigiirasyonlari

Sekil 3.11.” de konfigiirasyon verisinin yazilmasi ve okunmasi goriilmektedir.
DIN CFG, CLK _CFG ve RESET pinleri bu kaydediciye yazmak i¢in kullanilan
pinlerdir. Yazma islemi basinda CONV diisiikte tutulur ve RESET’ leme yapilir, daha
sonra DIN_CFG’ e konfigiirasyon bilgileri yazilir. En yiiksek anlamli bit 6ncelikli
olarak yazilir. Veri, CLK_CFG’ in her yiikselen kenarinda dahili olarak kaydediciye
yazilir. Tiim 12 bitlik konfigiirasyon ayar1 bu sekilde yapilir. Se¢ime bagli olarak veri
konfigiirasyon bitlerinin gonderilmesinden hemen sonra eger istenilirse okuma
yapilabilir ve bu sekilde test saglanmis olur. Burada 12 bitlik konfigiirasyon verisinin
okunmasindan sonra 4 bitlik id okunur. Okuma islemi DOUT’ a veriler génderilerek
yapilir. Oncelikli olarak veri, konfigiirasyon yazmacina yazilir, daha sonra da test
paterni ile birlikte okunur.
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Sekil 3.11. DDC232’ de konfigiirasyon verisinin yazilmasi ve okunmasi

Cizelge 3.3 de konfigiirasyon yazmaci gorilmektedir. Dijital olarak
entegrasyon kapasitelerinin degerleri secilebilmektedir. 16 bitlik ya da 20 bitlik veri
¢ikist modunda c¢alisilabilmektedir. Disiik glic ya da yiliksek hiz modu
kullanilabilmektedir. Sistem saati dahili olarak dérde boliinebilmektedir.

Cizelge 3.3. Konfigiirasyon yazmaci

Bit | Bit | Bit | Bit | Bit | Bit
Bit 11 Bit 10 Bit9 Bit 8 Bit 7 Bit6 5 4 3 2 1 0
Kademe | Kademe | Kademe

2 1 0 Format | Pwr/Spd |Clk 4x| O | O | O | O | O |Test

Bit 11-9 : Kademe[2:0] Analog Giris Kademeleri

000:12.5pC 100 : 200 pC
001 :50pC 101 : 250 pC
010 : 100 pC 110 : 300 pC
011 :150 pC 111 : 350 pC

Bit8:  Format
0 =16 bit Cikis
1 =20 bit Cikis (Fabrika degeri, sectigimiz deger)

Bit7: Pwr/Spd

0 = Diisiik Giic Modu (Fabrika degeri, sectigimiz deger)
1 = Yiiksek Hiz Modu (DDC232CK ig¢in sadece)
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Cizelge 3.4. Giig/Hiz modlari, saat frekanslari ve maksimum veri hizt

Pwr/Spd Max. Saat Max. Data
Bit MOD | Gii¢/Kanal(mW) Frekansi Hizi(kHz)
Diisiik
0 Giig 7 5 MHz 3.125
Yiiksek
1 Hiz 10 10 MHz 6

Bit 6 : Clk 4x (Sistem saat siirticiisii)

0 = Dabhili saat boliiciisii = 1 (Fabrika degeri)
1 = Dabhili saat boliiciisii = 4 (Sectigimiz deger)

Cizelge 3.5. CLK isareti konfigiirasyonu

CLK Dahili Saat
Clk_4x Bit | boliicii CLK frekans | Frekansi
0 1 5 MHz 5 MHz
1 4 20 MHz 5 MHz

Bit5-1:Bit0 : Test Mod

0 = Test Mod Kapali
1 = Test Mod Agik

DDC232’ nin sayisal araylizey pinleri, DCLK, DVALID, DOUT ve DIN
pinleridir. DDC232” den sistem mikrodenetleyicisine DVALID bilgisi geldiginde
mikrodenetleyici DDC232’ yi siirmeye hazirdir ve DCLK ile DDC232 veri saat
girisini siirmeye ve DDC232’ den bilgileri almaya baglar. CLK ve CONV isaretlerinin
ayn1 fazda olmas1 gerekmektedir. En 1y1 performans i¢in ayni1 saat isareti kaynagindan
ayni faz farki ile siiriilmeleri tavsiye edilmektedir. Birden fazla DDC232’nin
kullanildigr durumda DIN pini de kullanilir. Aksi halde dijital topraga baglanmalidir.

Sistem saati CLK girisinden, veri saati ise DCLK girisinden verilir. Saat
isaretlerinin temiz ve giiriiltlisiiz olmasina dikkat edilmelidir. En iyi performans i¢in
ayni saat iiretecinden temin edilmelidir. Veri gonderildikten sonra DCLK girisi pasif
yapilmalidir veya CONV gecisinde de pasif yapilabilir. DDC232 kullanilirken DCLK
saat isareti temiz olmalidir. DCLK’ daki titresimlere dikkat edilmesi gerekmektedir.
DVALID sinyali, verinin hazir oldugunu isaret eder. DVALID sinyali pasife diistiikten
sonra veri alig verisi baslayabilir. Kullanicinin CONYV ile CLK sinyallerini senkronize
etmesi gerekmektedir. DVALID sinyali CONV ile rastgele bir faz iliskisine sahiptir.
DDC232 tiimdevresi, RESET sinyalinin diisiige ¢ekilmesiyle asenkron olarak
stfirlanabilir. RESET isaretinin en azindan 1 mikrosaniye genisliginde olmasi
gerekmektedir. Sekil 3.12.” de reset isareti goriilmektedir.

RESET = = s -

Sekil 3.12. Reset isareti
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DDC232 resetlendikten sonra en azindan 4 A/D c¢evrim zamani kadar
beklemek gerekmektedir. A/D c¢evrim zamani temel olarak sistem saatinin bir
fonksiyonudur. Cogu durumda A/D ¢evrim zamani, entegrasyon zamanindan daha
kisadir. Bu ¢aligma durumuna siirekli mod ¢alisma denilmektedir. Bazi durumlarda da
A/D gevirme zamani entegrasyon zamanindan biiyiilk olmaktadir. Bu durumlara
stirekli olmayan durum denilmektedir. Durum gegislerini gosteren diyagram Sekil
3.13.” de verilmistir. Bu diyagramdan goriilecegi lizere entegrasyon zamani ve A/D
¢evirme zamani karsilastirilmaktadir. Bu karsilastirmalara gore ya siirekli mod ya da
sirekli olmayan modda caligmaktadir. Durum diyagramina gore 4 isaret
kullanilmaktadir. Bunlar CONV, mbsy ve bunlarin tersleyenleri. CONV isareti
disaridan uygulanmaktadir, buna karsin mbsy isareti tiimdevrenin igerisinde
tiretilmektedir.

CDWﬂmMy
COMV * mbsy
Meont
E
CONY * mbsy
ZoRY
COMNV * mbsy
TORV « mbsy
CONV

COMY * mbey

,_,DN'u'

e T

Sekil 3.13. DDC232 durum diyagrami1

Sekil 3.14.” de OSD35-LR-D fotodiyodunun iistten goriiniisii gosterilmistir.

Sekil 3.14. OSD35-LR-D fotodiyodu iistten goriiniisii
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Aktif alan1 biiyiik olan fotodiyodlarin yiiksek hizda ¢alisabilmesi i¢in miimkiin
olan en kiiciik jonksiyon kapasitesine sahip olmasi istenilmektedir. Cok hizli
zamanlarda c¢alisabilmesi igin (fotodiyodlar ig¢in nanosaniye mertebeleri iyi
derecelerdir) fotodiyodlar ¢ogunlukla ters gerilimle kutuplanir. OSD35-LR-D
fotodiyodu da biiyiik jonksiyon alani ve diisiik jonksiyon kapasitesini gergeklestirmek
amaciyla ters kutuplama gerilimi ile kutuplamak miimkiindiir. Bu durumda p ve n
jonksiyonlariin arasinda olusan fakirlesme bolgesi kapasitesi kiigiiliir. Yiiksek ters
kutuplama gerilimi jonksiyon iizerinde yiiksek bir elektrik alan olusturur. Fakirlesme
bolgesinde yiik toplama zamani da artar. Ters kutuplanmis fotodiyot modeli x-ray,
gama-ray gibi medikal uygulamalarda kullanilmaktadir. Elektronlar, alfa-raylar ve
agir iyonlar1 6lgmek i¢in de kullanilir. Bu ¢esit radyasyon ol¢iimleri dogrudan ya da
dolayli olarak yapilabilmektedir. Cizelge 3.6.” da OSD35-LR-D fotodiyodunun
Ozellikleri verilmistir.

Cizelge 3.6. OSD35-LR-D fotodiyod 6zellikleri

Boyut Kapasitans Maks. Gegirgenlik Dalga Boyu
5.9 mm x 5.9 mm 1300 pF 830 nm

Sistemde kullanilan fotodiyodlar dogru yonlii baglandi (Anodlar1 integrator
girislerine, katodlar1 toprak seviyesine baglandi). Akim girisli DDC232 A/D
ceviricilerin islemsel yiikselte¢ girislerine fotodiyodlarin anodlar1 baglandi. Pn tipi
yar1 iletken fotodiyodlarin p ve n tipi has yari iletken aktif bolgeleri arasindaki
diffiizyondan kaynaklanan ters yondeki siiriiklenme elektrik alani tizerine ek bir
elektrik alan eklenmedi. islemsel yiikseltecli integral alic1 yapisi ¢ikistan girise dogru
olan entegrasyon kapasitesi ve ileri yonlii olan islemsel yiikselteg yapisi ile birlikte
geri beslemeli ve transfer fonksiyonu olan bir transempedans sistemi temsil
etmektedir. Ileri yonlii olan kazang degeri transfer fonksiyonunun igerisine islemsel
yiikselte¢ kuvvetlendirme orani kadar bir carpimla gelmekte; 6te yandan entegrasyon
kapasitesi ise geri besleme kazang c¢arpimi olarak gelmektedir. Transfer
fonksiyonunun igerisindeki entegrasyon kapasitesinin degeri 6nemlidir. Programlama
yoluyla kapasitenin degeri degistirilebilmektedir.

Sekil 3.15.” de DDC232 tiimdevresinin fotodiyodlar ve mikrodenetleyici ile
olan baglantilarini saglayan 8 katli baski devre soketi goriilmektedir. Bu devre Altium
elektronik devre programi kullanilarak ¢izildi ve gergeklestirilmek tizere baski devre
iireticisine (Delron, Manisa) gonderildi ve yaptirildi. DDC232 tiimdevreleri bu
soketlerin tlizerine lehimlendi. Sistemde 2 adet DDC232 ve 2 adet bu soketten
kullanildi.
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in21 in22 in23 in24 in25 in26 in27

in28
in31
qgnd in29
DValid
Avdd in15
DinCfg
in14

ClkCfg Reset DVdd Vref Agnd

Clk Dout Din Conv  Agnd

Sekil 3.15. DDC232 tiimdevresi 8 katli soketi

Sekil 3.16.” da fotodiyod elektronik kart1 goriilmektedir.
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Sekil 3.16. Fotodiyod elektronik karti
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Sekil 3.16.” da 2 konnektor, 2 DDC232 tiimdevresi soketi ve fotodiyod baglanti
via’ lan1 goriilmektedir. Konnektdrler fotodiyod karti ile ana elektronik kart arasindaki
baglantiy1 saglamaktadir. Devrede c¢ift katman kullanildi. Kirmizi ile goriilen yollar
iist katmandaki yollari, mavi ile goriilen yollar ise alt katmandaki yollar
gostermektedir. Bu baglantilar fotodiyod pinlerine girmektedir.

Ana kartin gorevi optik anahtari kontrol etmek ve fotodiyod elektronik
kartindan sayisal verileri alarak bilgisayara aktarmaktir. Ana kart bir
mikrodenetleyiciden, D-tipi flip-floptan, dijital ve analog referans gerilim
ireteglerinden, saat isareti tireten kristal osilatorden, 2 adet konnektorden, besleme
soketinden ve direng, kondansatdor gibi pasif elemanlardan olusmaktadir.
Mikrodenetleyici yazilimi CCS sirketinin C programlama dili kullanilarak yazild.
Mikrodenetleyici  bilgisayar ile USB seri haberlesme portu {izerinden
haberlesmektedir.

Mikrodenetleyici yazilim kodu derlenmis halde hex kodudur. Derlenmis
mikrodenetleyici hex kodunu Pic C (CCS firmasinin derleyicisi) yazilimmi MPLAB
ortaminda derleyerek elde ettik. Bunun i¢in microchip firmasinin MPLAB program
ortamma Pic C yamasi1 yerlestirdik. Mikrodenetleyici kodu ICD2 (In Circuit
Debugger-2, microchip) isimli yiikleyici elektronik kart1 araciligiyla devreye yiiklendi.

Sekil 3.17.” de ana elektronik kart devresinin Altium Designer programinda
cizilen gorintiisii var. Devre {lizerinde mikrodenetleyici, VX500 fiber optik
anahtarlama devresiyle olan baglanti konnektorii, fotodiyod elektronik kartiyla olan
baglanti konnektorii, mikrodenetleyici, D-tipi flip-flop ve DDC232 tiimdevrelerini
stiren 4 MHz saat isareti osilatorii, DDC232 tiimdevreleri icin gerekli olan analog ve
dijital besleme gerilimi iiretegleri, besleme soketi, USB soketi, direng ve kapasitorler
bulunmaktadir.
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Sekil 3.17. Ana elektronik kart devresi

Sekil 3.18.” de OPA350 islemsel yiikselteg devresinin ana elektronik kartta
gerilim izleyici devre olarak kullanilmasi goriilmektedir. Bu devrenin kullanim amaci
DDC232 tiimdevrelerine Vref referans gerilimini iiretmektir. REF3140 tiimdevresi
OPA350 islemsel yiikselte¢ tiimdevresine referans gerilim saglamaktadir. Islemsel
yiikselte¢ devrelerinde girislere saglanacak olan referans gerilim ¢ok Onemlidir.
Sicaklik ve diger dis etkenlerden ¢ok az etkilenmesi gerekmektedir. Sekilde islemsel
yiikseltecin pozitif girisine referans gerilim saglanmistir. Ideal islemsel yiikseltecler
girislerinden igeriye dogru akim akitmazlar ve pozitif ve negatif girig gerilimleri
birbirine esittir. Giris empedanslar1 ¢ok ytliksektir.

Pozitif giris ile negatif giris gerilimleri de birbirine esit olacag: i¢in pozitif
giristeki gerilim ¢ikisa aktarilir ¢linkii negatif giris ile ¢ikis birbirine kisa devre edildi.
Bu devre yapisi gerilim izleyici olarak adlandirilir ve elektronikte siklikla referans
gerilimin gerekli oldugu uygulamalarda kullanilir. DDC232 timdevresine referans
gerilim bu devre vasitasiyla saglandi.
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Sekil 3.18. OPA350 islemsel yiikseltecinin ana elektronik karttaki kullanim semast

Sekil 3.19.” da mikrodenetleyici baglanti pinleri goriilmektedir. Sol en {istteki
baglant1 saat isareti girisidir. Kristal saat osilatorii buraya baglandi. Sol taraftaki
CONV, DIN CFG, CLK CFG, RST, DVALID baglantilar1 mikrodenetleyicinin A
portuna baglandi ve bunlar DDC232 tiimdevrelerine gitmektedir. Mikrodenetleyicinin
33 numarali V_RESET ucuna VX500 fiber optik anahtarlama sistemi baglandi. Ayrica
39 ve 40 numarali baglantilar PGC ve PGD mikrodenetleyiciyi devre iizerinde
programlamay1 saglayan baglantilardir. Sag taraftaki 1 numarali u¢c MCLR ucudur ve
mikrodenetleyiciyi resetlemeye yarayan uctur. 18 numarali u¢ SCK pinidir, DDC232’
lerin ihtiyact olan DCLK saat isaretini tiretir. SDI girisi DDC232” lerden gelen DOUT
veri giris ucudur. Sayisal veriler mikrodenetleyicinin igerisine buradan giris yapar.
V_DO0, V_D1, V_D2, V_D3, V_D4, V_STROBE, V_BUSY, V_ERROR pinleri
mikrodenetleyiciyle VX500 fiber optik anahtarlama sistemi arasindaki baglantilardir.
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Sekil 3.19. Mikrodenetleyici ve giris ¢ikis pinleri

28



Sekil 3.20.” de DDC232 ve VX500 baglanti konnektorleri gorilmektedir.
D_ARRAY konnektorii DDC232” leri tizerinde bulunduran fotodiyod elektronik karti
ile mikrodenetleyici arasinda olan baglantiy1 saglamaktadir. VREF, referans gerilimi,
VCC analog beslemeyi, 3v3 dijital beslemeyi, CLK saat isaretini, CONV_ISO conv
baglantisini, DIN CFG ISO Din Cfg baglantisini, CLK CFG ISO Clk Cfg
baglantisini, RST ISO Reset baglantisini, DVALID ISO Dvalid baglantisini temsil
etmektedir. SCK_ISO DCLK, SDI ISO DOUT baglantilaridir. VX500, fiber optik
anahtar ile mikrodenetleyici arasindaki baglanti konnektoriidiir. DO, D1, D2, D3, D4
veri, strobe, busy, error, reset kontrol ve durum baglantilaridir.
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VREF — 1 2+ W >
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5 6
ax — 7 88— 4K >
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SXK 10 —1 19 20— SXIO >
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Sekil 3.20. DDC232 ve VX500 baglanti konnektorleri
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Optik tomografi sistemi Labview bilgisayar arayiizey programi ile kontrol
edilmektedir. Sistemde lazer gonderildikten sonra belirlenen 6 entegrasyon zamaninda
lazer siddeti olgtliir. Mikrodenetleyici ilk olarak DDC232” leri resetler. Resetledikten
sonra DDC232° lere konfigiirasyon verilerini gonderir. Konfiglirasyon ayarlari
yapildiktan bir ka¢ mikrosaniye sonra mikrodenetleyici DDC232” nin siirekli lojik 0
olan CONV girigini 0-1-0 yapar ve DDC232 veri toplama islemine baslar. Veri
toplama isleminde entegrasyon zamani siiresince CONV isareti hep ayni pozisyonda
kalmaktadir. DDC232’ ler siirekli modda veriyi hazir ettigi zamanda lojik 1 olan
DVALID isaretini lojik 1-0-1 yapar ve bu isaret dijital ¢ikis isareti olarak
mikrodenetleyiciye gider. Mikrodenetleyici DVALID isaretindeki degismeyi
algiladiginda DCLK i¢in gerekli olan 1280 bitlik siireyle (2xDDC232 64 giris var) saat
isaretini gonderir. DDC232 entegresi i¢in dijital ¢ikis pini DOUT pinidir. Sayisal
bilgiler DDC232 tiimdevresinden mikrodenetleyiciye DOUT pininden gonderilir.
Mikrodenetleyicinin gegici tamponlarinda tutulan sayisal fotodiyod bilgileri seri
haberlesme protokolii ile Labview yazilimi araciligiyla bilgisayara aktarilir. Aktarma
islemi USB port iizerinden oldugu icin haberlesme protokolii seri haberlesme
protokoliidiir.

Sistem fotodiyod kiimesi {izerine mekanik tasarim yapildi ve fiber problar
fotodiyodlarin tizerine gelecek sekilde ayarlandi. Sistemde 2 adet elektronik karta ilave
olarak optik anahtarlamanin yapildigi VX500 optik anahtarlama sistemi var. VX500
optik anahtarlama sisteminin, ana kartin ve detektor kiimesinin beslemesi 12 Volt, 600
mA’lik bir giic adaptoriinden saglanmaktadir. Sistem tiim bloklariyla birlikte
diisiiniildiiginde oldukc¢a kiiciik ve az enerji harcayan bir sistem olarak 6n plana
cikmaktadir. Ozellikle fotodiyod kiimesinin siiriilmesini ve fotodiyod verilerinin
toplanmasini saglayan tiimdevreli fotodiyod kiimesi dikkat ¢ekmektedir. Ana kart
tizerinde 4 Mhz kristal osilator kullanildi. Osilatorler mikrodenetleyiciyi ve DDC232
timdevrelerini ~ slirmektedir. Mikrodenetleyici olarak microchip sirketinin
PIC18F2550 serisi mikrodenetleyicisini kullandik. DDC232’ lerin dijital referans
beslemesini temin etmek amaciyla regl117 referans gerilim tireteci devresi kullandik.

Sekil 3.21.” de VX500 fiber optik anahtarlama sistemi goriilmektedir.

Sekil 3.21. VX500 fiber optik anahtar
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Sekil 3.22.” de VX500 fiber optik anahtarlama sisteminin konnektér baglant
semas1 goriilmektedir.

Veri konnektorii Led

g

\

Sekil 3.22. VX500 fiber optik anahtar elektronik soketi
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Cizelge 3.7. VX500 elektronik soket pin tablosu

Sinyal
Pin Sinyal Tipi Fonksiyon
1 GND Besleme Toprak
2 GND Besleme  Toprak
3 DO Gird] D0
4 D1 Girdi D1
5 D2 Girdi D2
6 D3 Girdi D3
7 D4 Girdi D4
8 STROBE _ Girdi STROBE
9 BUSY BUSY
10 ERROR ERROR
11 RESET Girdi
12 POWER Besleme +12VDC £5%, 300mA

Cizelge 3.7.” de VX500 optik anahtarlama sisteminin pinlerinin fonksiyonlari
goriilmektedir. DO, D1, D2, D3 ve D4 girisleri veri girigleridir. Strobe kontrol girisidir.
Busy ve Error durum girisleridir. 1, 2 uglar toprak girisleridir. 12 numara besleme
girisidir. Reset, DO, D1, D2, D3, D4 bitleri lojik 1 yapildig1 zaman VX500 optik
anahtarlama sistemi resetlenir. VX500 optik anahtarlama sistemini 32. kanaldan sonra
kullanabilmek i¢in 11 numarali RESET girisini lojik 1 yapmak gerekmektedir.
Sistemimizde 49 kanal oldugu i¢in tiim kaynaklara 151k génderilmesi bu yolla saglandi.

Sekil 3.23.” de VX500 optik anahtarlama sistemiyle besleme iinitesi ve paralel
port baglantisinin nasil yapilmasi gerektigi goriilmektedir. Yaptifimiz sistemde
bilgisayarin paralel portunu kullanmadigimiz i¢in paralel porttan VX500 optik
anahtarlama sistemine olan baglantiyr mikrodenetleyiciden VX500 optik anahtarlama
sistemine olacak sekilde ayarladik ve gomiilii C yazilimi igerisine ylikledik. Boylelikle
paralel portu kullanmamiza gerek kalmadi. Fiber optik anahtarin anahtarlama
gecikmesi 16 milisaniyedir.
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VX500 ANAHTAR

EESLEME KAYNAK

+

PARALEL PORT

GMND 1
GMND 2 1 -STROEBE
Do 3 \ ;’, 2 DATABIT O
D1 4 \ }V 3 DATA BIT 1
D2 4 7 4 DATA BIT 2
D3 6 X/ 5 DATA BIT 3
D4 7 6 DATA BIT 4
STROBE 8 7 DATA BIT 5
BUSY 9 8 DATA BIT 6
ERRCR 10 9 DATABIT 7
RESET 11 10 -ACK
POWER 12 11 BUSY
12 PE
13 SLCT

14 -AUTO FEED
15 -ERROR

16 -INIT
17 -SLCT IN
18 GND
19-25 GND

Sekil 3.23. VX500 Paralel port baglantisi

Sekil 3.24.” de fotodiyod kiimesinin oniinii kapatan siyah renkli alimiinyum
pano kapagi goriilmektedir. Pano kapaginda fotodiyodlarin tam 6niine gelen kisimda
fotodiyodlarin igine girebilecegi kadar bogluk birakildi. Aliminyum kapak
SOLIDWORKS mekanik ¢izim ve tasarim programi ile ¢izildi ve iiretime gonderildi.
Kapagin baski devreyi tam olarak ortmesi saglandi. Disaridan fotodiyodlarin lizerine
151k diismesi engellenmeye calisildi.
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Sekil 3.24. Alimiinyum fotodiyot kiimesi pano kapagi i¢ kisim

Sekil 3.25. de kapagin fotodiyod kartiyla olan baglantist goriilmektedir.
Alimiinyum kapagin iizerindeki 3 adet vida yeriyle baski devreye olan baglanti yapildi.
Sekil 3.25.” de detektor fiberlerin kapaga baglanabilecegi vida konnektor yerleri
goriilmektedir. Toplam 49 adet fiber konnektor var.
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Sekil 3.25. Alimiinyum fotodiyod kiimesi pano kapagi dis kisim
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Sekil 3.26.” da ana elektronik kartin kutu icerisine yerlesimi goriillmektedir.

Sekil 3.26. Ana kart montaj yeri

Sekil 3.27.” de detektor fiberlerin fotodiyod kart1 panosuna konnektorlerle
olan baglantis1 gortilmektedir.

Sekil 3.27. Detektor fiberlerin fotodiyod karti panosuna konnektorlerle olan baglantisi
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Tamamlanan optik tomografi sistemi Sekil 3.28.” de goriilmektedir.

Optik
anahtar

_ Fiber optik

Sekil 3.28. Kullanim halinde optik tomografi sisteminin goriintiisii

Sekil 3.28.” de meme fantomu olarak gosterilen siyah kutunun igerisinde
intralipid ¢6zeltisi bulunmaktadir.

3.2.  Optik Tomografi Sisteminin Kalibrasyonu

Optik tomografi sistemlerinde kalibrasyon yapilmasinin amaci her bir
kaynagin ayni miktarda 151k gdndermesini ve her bir detektor fiberin ise aym
verimlilikte 151k toplayarak fotodetektorlere gondermesini saglamaktir. Bunun ig¢in
optik probda bulunan kaynak ve detektor fiberler ayni kosullarda hazirlanir. Ancak,
yine de biitiin kaynak fiberlerden ¢ikan 151k siddeti ayn1 olmamaktadir. Benzer sekilde
probun lizerine ayn1 miktarda 151k gonderildiginde detektor fiberler de ayn1 verimlilikte
15181 toplayarak fotodiyodlara iletmemektedir. Bu nedenle yazilim ile en son
kalibrasyon yapilmaktadir.

Yazilim kalibrasyonunun amaci, biitlin kaynak fiberlerden ¢ikan 1s1k
siddetlerini esitlemektir. Detektor kalibrasyonunun amaci ise biitiin detektor fiberlerin
151k toplama verimliliklerini esitlemektir. Bunun i¢in indirgenmis sacilma katsayisi
us’=10 cm™! ve pus’=5 em™ olan homojen intralipidler iizerinde dlgiimler alind1. Optod
kalibrasyon prosediirii ve doku benzeri fantom deneyleri su sekilde yapildi: Hazirlanan
intralipid ¢ozeltisi ebatlar1 25 cmx15 cmx15 c¢cm olan kara kutuya konuldu. Olg¢iim
alabilmek i¢in fiber optik silindirik prob intralipid yilizeyine degecek sekilde
yerlestirildi. Homojen ortam iizerinde alinan &lgiimler (Mpom), ps’=10 cm™ ve ps’=5
cm’! sagilma katsayis1 degerleri icin yapildi. Mhom 49x49 elemanli bir matristir. Mmes,
icerisinde pargacik varken alinan doku benzeri fantom Ol¢timleridir. Doku fantomu
tizerinde alinan 6l¢timler R=Mmes/Mnom seklinde kalibre edildi.
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Sekil 3.29. Kaynak tabanl 11k siddeti analizi
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Sekil 3.30. Detektor tabanli 151k siddeti analizi

Sekil 3.29. ve Sekil 3.30. da kaynak ve detektor tabanli analiz yontemi
goriilmektedir. Detektor ve kaynak tabanli olarak komsuluklara ve entegrasyon
zamanlarma gore Olgiilen 151k siddetlerinin degerlerini ¢ikartip grafikler iizerine
yazdirarak yaptigimiz kalibrasyon ol¢timlerindeki kaynak ve detektor farkliliklarinin
makul bir seviyede olup olmadiklarina baktik. Bu grafikleri ayn1 zamanda sistemin
bakimlarinin yapildigi asamalarda da kullandik. Bu grafiklerden yararlanarak
bozuldugunu anladigimiz 8 adet fotodetektorii yenileriyle degistirdik.
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x10° 2. komsuluklarda kalibrasyondan onceki ve sonraki datalann kargilagtinimasi
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Sekil 3.31. Inkliizyon yok iken ham veri ve kalibrasyon sonrasi grafigi (2. komsuluk)

6. komsuluklarda kalibrasyondan onceki ve sonraki datalann kargilastinimasi
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Sekil 3.32. inkliizyon yok iken ham veri ve kalibrasyon sonrasi grafigi (6. komsuluk)
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Sekil 3.31. ve Sekil 3.32.” de intralipid olmadan alinan ham veri ve bu ham
verinin yine ardigil Ol¢limlerden bir tanesine boliinmiis hali olan kalibrasyon verisi
grafigi bulunmaktadir. Eger doku veya doku ortami igerisinde inkliizyon olsaydi bu
durumda grafik iizerinde baz1 yerlerde kirmizi ile goriilen kalibrasyon ¢izgisinde
diismeler olacakti.

20. komsuluklarda kalibrasyondan 6nceki ve sonraki datalann karsilagtinlmasi
1 T T T T T T T T

09+ g
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Sekil 3.33. Inkliizyon var iken ham veri ve kalibrasyon sonrasi grafigi (6. komsuluk)

Sekil 3.33.” de 20. komsuluk i¢in inkliizyonlu verilerin, inkliizyonsuz ham
verilere olan oran1 goriilmektedir. Inkliizyonun oldugu yerde mavi grafik diismektedir.

3.3.  Isigm Doku i¢indeki Yayihminin Monte Carlo Simiilasyonu

Spesifik bir doku tipi i¢in foton yoriingelerini olusturmanin bir yolu MC
simiilasyonlarindan yararlanmaktir (36-40). Burada kaynak pozisyonundan gonderilen
fotonlarin doku igerisinde yayiliminin modellendigi MC simiilasyonlar1 yapildi.

MC simiilasyonu isaret akis semasi literatiirde pek ¢ok kaynakta verilmistir
(41,42). Literatiirdeki bu anlatim sekillerinden de yararlanarak foton-doku
etkilesimlerinin nasil oldugunun anlagilabilmesi icin isaret akis semasi ¢izildi. Isaret
akis semasinda foton parcacik olarak diisiiniilmekte ve doku igerisindeki yayilimi
anlatilmaktadir. Calismada MC simiilasyonlar1 2 boyutlu ortamlar i¢in kosturuldu ve
neticelerinde elde edilen foton aki dagilimlarindan yararlanilarak tomografi sistemi
icin gerekli olan agirlik matrisi olusturuldu.
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Toplam zayiflama katsayisi 1, olan bir ortamda As yolunu alan bir fotonun sagilma
veya absorplanma olasiligr p(As) ve aldigi yol As asagidaki gibi tanimlanmaktadir.

p(AS) :e(_”tﬁs)

§

E01], As = % (19)

Burada &, 0-1 arasinda rastgele degisen bir say1, bu saymin rastgele segilmesinden
dolayr yapilan simiilasyona Monte Carlo (MC) simiilasyonu denilmektedir.
Bilgisayardan 0-1 arasinda degisen rastgele bir say1 isteniyor, bu say1 hesaplanan
Fresnel katsayisi R(0) ile karsilastirilarak, fotonun dokuya girip girmedigine karar
veriliyor.

_ l tan2(91—92) sin2(91—92)
RS(Ql) - 2 [tan2(91+92) Sin2(91+92)] (20)

Sekil 3. 35.” de fiber doku ara ylizeyinde fotonun dokuya girmesi veya geri yansimasi
sematik olarak gosterilmektedir.

6,: 0,
\ Fiber, n;

Doku, n,

0,
Sekil 3.35. Isigin fiber doku ara yiizeyinde geri yansimasi ve dokuya girmesi

n, sin(6,) = n, sin(6,) (21)

Formiil 21’ de Snell kanunu goriilmektedir. Foton doku icerisine girdiyse su
soru soruluyor: Foton yine doku uzayinin igerisinde mi? Eger foton doku uzayinin
icerisinde ise bu sefer foton absorsiyonunun ve foton agirliginin gilincellenmesi
gerekmektedir. Formiil 22-24 ile giincellenmektedir.

Absorplanma Orani = 4 =1—- £ _=1_¢4 (22)

UstUq UstUq

a = sac¢ilma orani
w' = aw (Sagilan fotonun yeni agirhigi) (23)
w'" = we™Ha% (Absorplanan fotonun yeni agirligi) (24)

Bundan sonraki adimda foton agirligmin belirli bir degerden kiigiik olup
olmadig1 kontrol ediliyor ve eger bu degerden kiiciik bir degere sahip olursa foton
agirhigl, bu durumda foton yok ediliyor, bu asama ayni zamanda Rus ruletinin
gergeklestirildigi asama olarak da bilinmektedir. Fotonun ¢ok kiiciik bir agirlik ile
yoluna devam etmesi izledigi yol hakkinda bilgi vermemesine sebep olur. Foton
paketini yok etmek gerekmektedir. Fotonun agirlig1 belirli bir minimum sinir degerinin
altina diiger ise fotonu yok etmek i¢in Rus ruleti uygulanir. Rus ruleti w agirligina sahip
olan fotona son bir sans verir, m ¢arpani ile mevcut agirligi carpar, mw agirligr ile
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kurtarmaya calisir. Aksi halde, w 0’ a gider. Formiil 25’ de agirlik ¢arpimi yer
almaktadir.

_( mwEgeré <1/m

B { 0 Diger (25)

Eger foton agirligi kiigiik degil ise ya da foton Rus ruletinden kurtulmay1
basardi ise bu durumda fotonun ilerledigi istikametteki agilarinin belirlenmesi
gerekmektedir. Bu amagla fotonun sag¢ilimi ile ilgili formiil olan Henyey-Greenstein
denklemi kullanilir. Henyey-Greenstein faz fonksiyonundan yararlanilarak cos6
sacilim agisi olasilik dagilim fonksiyonu belirlenir. Formiil 26° da Henyey-Greenstein
formiilii bulunmaktadir.

cos(9) = - {1+ ~ [ 513 (26)

Formiil 26 da anisotropi katsayisi verilmekte, £:[0,1] rastgele olarak
bilgisayardan alinmakta ve buna bagli olarak Cos(8) degeri hesaplanmaktadir. Daha
sonra buna bagli olarak Sin(8) degeri hesaplanmakta ve her bir sagilma adimindan

sonra fotonun yeni koordinatlar1 belirlenmektedir. X,y,z koordinatlarindaki adim
uzunlugu Formiil 27-29° da gosterilmektedir.

ux = cos(0)cos(0) 27)
uy = cos(8)sin(0) (28)
uz = sin(0) (29)

@ acis1 [0,27] arasinda degisir ve bilgisayarin rastgele sayi tireteci olan &:[0,1] ve 2n
degerinin ¢arpilmasi ile elde edilir.

0 = 2mé&, (30)

Faz fonksiyonunun @ agisina bagimlilig1 yok kabul ediliyor. Formiil 30° da @
acisinin nasil belirlendigi bulunmaktadir. Foton (0, @) agilarina bagli olarak sagiliyor.
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Program N adet fotonu dokuya gonderdiginde voksel bagina absorplanan aki Formiil
31’ deki gibi ifade edilmektedir.

PA(p,z)

T (Watt/cm?) (31)

B(p,2) =

P = Homojen 151k kaynaginin giicti (Watt)
A(p, z) = Foton sayisi/voksel ((p, z) konumundaki)
Ua(p, z) = (p, z) konumundaki vokselin absorpsiyon katsayisi
dV = dxdydz (Vokselin hacmi)

MC, ANSI C dili kodlar1 Ek.1.” de yer almaktadir. Bu eklerde sirasiyla su
bilgiler bulunmaktadir:

MC simiilasyon kodu degisken tanimlama yapisi
MC simiilasyon kodu dosya arayiizeyi
Fotonlarin doku ortamina gonderilmesi
Fotonlarin adim hareketi (HOP)

Foton agirliginin azalmasi (DROP)

Fotonlarin sagilmasi (SPIN)

Fotonlarin yok edilmesi (Rus Ruleti)

Foton aki yogunluklarinin hesap edilmesi

ONoGa~wWNE

Simiilasyon sonunda Sekil. 3.37.” de goriilen foton aki yogunlugu hesaplandi.

log, Far [Llu'cmz] )

rcmj

Sekil 3.37. Tek kaynaktan gonderilen fotonlarm pus’=10 cm™? , u,=0.04 cm™ ortaminda foton akisi

MC simiilasyon kodlari silindirik olarak belirli bir r radyal mesafesi ve z
derinlik mesafesi icin calistirildigr i¢in geometrik problemde bu 1 dakikalik MC
simiilasyon kodu kosusundan elde edilen foton aki yogunluklari spesifik geometri
problemine tasindi. Geometri 49*49 elemanli, 49 kaynak ve 49 detektoér elemaninin
oldugu bir geri yansima geometrisine gore calisan prob yiizeyi oldugu icin bu tek
kaynakli foton aki yogunlugu dagilimmin biitiin kaynak-detektér komsuluklar
tizerinde belirlenmesi gerekmektedir. Aki yogunluklari dagilimi birbiriyle ¢arpilarak
bir kaynak pozisyonu ile diger detektdr pozisyonu arasindaki foton aki dagilimi
cikartilmis oldu. Sekil 3.37.” de bir kaynak pozisyonundan belirli bir silindirik r radyal
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mesafesi uzaklikta ve z derinliginde elde edilen foton aki yogunlugu goriilmektedir.
Bu sekilde goriilen foton aki dagilimlarini elde edebilmek icin gergek probleme yakin
olacak sekilde maksimum 3.9 cm silindirik r radyal mesafesi ve 3.9 cm z derinlik
mesafesi degerleri i¢inde MC simiilasyon kodu meme doku tipine en yakin olabilecek
sekilde kullanilan lazer dalga boyu olan 808 nm dalga boyu igin ps=10 cm™ sagilma
katsayis1 degeri ve pa=0.04 cm™ absorpsiyon katsayis1 degerleri kullanilarak
calistirildi.

Sekil 3.1. ve Sekil 3.2.” de silindirik prob yapisinin nasil oldugu goriilmektedir.
Bu prob yapisinin altindaki doku ortamina foton akilar1 dagitilmstir.

Her bir kaynak-detektor cifti i¢in agirlik matrisi,
W (s, r,14) = @15, 1)@ (7, 74) (32)
seklinde elde edildi. Burada ¢(r5, 1) ve @(r, 1) kaynak ve detektér konumlarindan

¢ikan fotonlar icin r konumundaki akilardir. Sekil 3.38.” de kaynak ve detektor fiberler
arasindaki foton aki dagilimi goriilmektedir.

10 20 30

Sekil 3.38. Kaynak detektdr arasindaki mesafenin 27 mm oldugu bir durumda agirlik matrisi

Kullanilan geometrik 49 kaynak ve 49 detektor fiber proba sahip olan
gorlntiileme  silindirinin  toplamda 49*49=2401 kaynak-detektor eslesmesi
bulunmaktadir.

Goriintiileme kodlarinin igerisinde bir¢cok yerde mesafe cesiti ya da komsuluk
cesiti sayis1 kullanilmaktadir. Ozellikle ilgili mesafe cesiti i¢in ortalama degerlerin
merak edildigi islemlerde dongiisel olarak bu mesafe cesitleri kullanilmaktadir.
Mesafe ¢esitlerinin kullanilan geometrik yapi icerisindeki toplam sayis1 22 adettir.
Cizelge 3.8.” de 22 adet olan kaynak-detektor ¢esitleri, sayilari ve birbirlerinden olan
uzakliklart mm cinsinden gosterilmistir. Cizelge 3.8.” de komsuluk cesitlerinin sayilari
ve uzunluklar1 gosterilmektedir.
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Cizelge 3.8. Komsuluk ¢esiti ve sayilart

s-d N d(mm) s-d N d(mm) sd N d(mm)
1 176 3.0 9 116 19.2 17 73 27.6
2 283 6.7 10 108 20.1 18 36 28.3
3 136 9.0 11 56 21 19 21 29.5
4 220 10.8 12 92 21.8 20 20 31.9
5 211 124 13 76 23.4 21 13 32.4
6 260 15.0 14 135 24.2 22 5 36.1
7 156 16.1 15 52 25.6
8 139 18.2 16 17 27
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Sekil 3.39. Komgsuluklar igin kugbakisi foton akisi goriintiileri

Sekil 3.39.” da kaynak ve detektorler arasindaki tim eslesmeler komsuluk
cesitlerine gore goriilmektedir. Sekillerdeki muz benzeri yoriingelerin kugbakisi
goriintlilerinden de anlasilacag: iizere kaynak ve detektorler arasindaki eslesmelerin
arasinda doku uzayinda meydana gelen aki yogunlugu dagilimlar1 goriilmektedir.
Olusturulan muz benzeri yoriingeler dogrudan pertiirbasyon esitliginde literatiirdeki
DCA yontemine gore kullanilmistir. DNA algoritmasi da test edilmistir.

3.4.  Dokunun Optik Ozelliklerinin Belirlenmesi

DOT verilerini kullanarak tomografik goriintii olusturulurken agirhik
matrisinde dokunun absorpsiyon ve indirgenmis sagilma katsayilar1 kullanilmaktadir.
Bu nedenle DOT ile iizerinde 6l¢iim aliman dokunun absorpsiyon ve indirgenmis
sa¢ilma katsayilariin bilinmesi gerekmektedir. Yar1 sonsuz bir diizlem sinir kosullari
icin diffiizyon denkleminin ¢dziimii kaynaktan p kadar uzakta olan bir noktada
dokudan ¢ikan 1s1k siddetini vermektedir (43-44).
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e_ue T1 e‘”effrZ

1 1 1
R(p, ) = olzo(bers + )5+ (20 + 220) (s +7) (33)
Herr = \/SHa(Ua + ') (34)
1
0 = G (39)
D= Z3—° (36)
1 = -1.4400,4," 2 4+0.710n,,, "1 +0.668+0.0636n, (37)
1+71;
A= (38)
11 = +/2¢% + p? (40)
15 = /(20 + 22,)2 + p? (41)

Burada, A 15181n dalga boyudur.

Formiil 33-41" de peft [cm™] etkin zayiflama katsayisi, nrei doku ile hava
arasindaki fiber optik kablonun kirilma indisi. nrel = 1.45. zy doku yiizeyi ile gergek ve
sanal kaynaklarin arasindaki planar ¢izginin arasindaki mesafeyi temsil etmektedir.
Kaynagin gergek yeri r1 koordinati, sanal koordinati r2” dir. Dokuyu tanimlayan optik
parametreleri, pa ve ps’, elde etmek i¢in degisik kaynak detektor mesafelerinde 6lgiim
alinmasi gerekiyor. DOT sisteminin probu iizerinde 22 kaynak-detektér komsulugu
bulunmaktadir. Bu nedenle tomografik goriintii elde etmek amaci ile alinan 6lgiimler
Formiil 33° de kullanildi.

En kiiciik kareler (least-square) hesap algoritmasim1 kullanarak meme
fantomlarinin absorpsiyon ve indirgenmis sacilma katsayilari elde edildi. Formul 33.”
deki optik parametreleri elde etmek i¢in Matlab programinda getRr() fonksiyonu
kullanildi ve fminsearch() fonksiyonundan yararlanildi.

3.5.  Goriintii Olusturma Algoritmalar:

Calismada iki tane goriintii olusturma algoritmasi kullanildi. Bunlardan bir
tanesi literatiirde var olan “depth compensation algorithm (DCA)” yontemidir. Digeri
ise bu ¢alismada gelistirilen depth normalization algorithm (DNA)” dir. Bir sonraki
boliimde bunlar ayrintili olarak anlatilmaktadir.

DOT sistemlerinin ¢oziimlerinde cogunluklu olarak literatiirde regiilarizasyon
yontemleri kullanilarak ters problem ¢oziimii (inverse problem solution) yapilmaktadir
(45-56). Regiilarizasyon denilen diizenlemelerden yararlanilmasinin sebebi ise sudur:
Eger diizenlemeler olmasa idi denklem sisteminin girisleri olan bilinmeyen
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degerlerindeki ufak degisimler ¢ikis uzaymda biiylik degisimlere neden olabilirdi ve
yine ¢ikis uzayma en yakin olan bilinmeyen grubunun sagladigi ¢éziim vektor
uzayinin degerleri gercek ¢oziim uzayr degerleri midir bilinmezdi bu sebeplerden
dolay1 diizenlemeler kesfedilmistir ve denklem sistemlerinin ¢oziimleri igin
uygulanmustir.

Agirlik matrislerinin hesap edilmesi yapilan DOT sisteminin ¢alistirilmasi igin
Oonemli bir asamay1 olusturmaktadir. Bu amagla gergeklestirilen DOT sistemini
kullanarak goriintii olusturabilmek i¢in agirlik matrisleri iki farkli yontem ile
olusturuldu.

Bunlardan birincisi MC simiilasyonundan yararlanilarak agirlik matrisinin
olusturulmasi. Bu daha 6nce 3.3. boliimiinde anlatildi.

Bir digeri ise diffiizyon denkleminin ¢oziilmesiyle olusturulan agirlik
matrisidir. Diffiizyon denkleminin ¢6ziimii 2. Boliimde anlatilmisti.

_ RY; 5 V24 ,241/2 _ RY; Y] 241/2
G(r,ry) = exp[-k((x—xq0)*+(y—v31)?+2z2)Y?]  exp[—k((x—xg)?+ -y a)?+(z+22¢)%)1/?] (42)

4D ((x—x@)2+(y—-ya)2+22)/2 4nD((x—xq)?+(y—yq)?+(z+22¢)%)1/2
_exp[—k((xs—x)2+(ys—y)2+22) /2] exp[—k((xs—x)%+(ys—y)?+(z+22¢)?)1/?]
Gsr) = amD((xs—x)2+(ys=y)2+22)12  4nD((xs=x)2+(ys—Y)2+(z+22¢)2) /2 (43)

- —x4)2 v )24,2Y1/2 _ N2 N2 291/2
G(r, 1) = exp[-k((rs—xa)*+(ys—ya)?+22)1/?]  exp[-k((xs—xa)*+¥s—ya)®+(z+22¢)%) ](44)

41D ((xs—xq)%+(Ws—yq)2+22)1/2 41D ((xs—x )%+ (Ys—Ya) 2 +(2+22)?)1/?
g — 2 MRerr (45)
€ 3us’ 1-Repy

R,f: Fresnel yansima katsayisi

G(rs,7) rs konumunda ¢ikan 15181in »° deki foton akisi. Benzer sekilde r
konumundaki vokselden r; konumundaki detektdre olan foton akisi G(r,7y)’ dir.
Ayrica kaynaktan detektore olan aki G (7, 14)’ dir.

Bu durumda agirlik matrisi,

W= G(TS' T)G(T, Td)/G(TS' Td) (46)

Sekil 3.40.” da diffiizyon denkleminin ¢oziimii ile elde edilen agirlik matrisinin
imagesc() fonksiyonu yardimiyla ¢izdirilen goriintiisii bulunmaktadir.
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Sekil 3.40. Diffiizyon denkleminin ¢6ziimii ile elde edilen agirlik matrisi

3.5.1. Depth Compansation Algorithm

Literatiirde DOT sistemlerinin ters problem ¢oziimleri i¢in en ¢ok kullanilan
¢Oziim yontemi Tikhonov regularizasyon yontemidir. 2. Boliimdeki diffiizyon esitligi
matris ¢oziimiiniin simgesel gosterimi Formiil 47” deki gibidir.

y =WAu, 47)

W: Agirlik matrisi
Au,: Voksellerin bilinmeyen absorpsiyon konsantrasyonlari
y = —In(@/9,): Pertiirbasyon vektori (48)

@, homojen fantom igin aliman O6l¢iim, @ ise inkliizyon oldugu durumda alinan
Olgtimdiir. Formiil 47’ yi ¢6zmek i¢in Tikhonov ters problem ¢6ziim ydntemi
kullanilmistir ve ¢6ziim asagidaki gibi yazilmastir.

Aug, = WTW + 2D TwTy (49)

Burada, A diizenleme parametresi, | ise birim matristir. Parantez igerisindeki
ifadenin matris tersi alinmaktadir. MC simiilasyonundan elde edilen agirlik matrisi ve
teorik olarak (Formiil 46) elde edilen agirlik matrisleri Formiil 49 da kullanilmustir.

Formiil 49’ un ¢oziimi ile elde edilen tomografik goriintiilerde inkliizyon
gercek konumunda degil, yiizeye daha yakin ¢ikmaktadir (57). Bunun nedeni de
yiizeye daha yakin olan voksellerin daha biiyiik agirlik fonksiyonlarinin olmasidir.
Daha derindeki voksellerin agirlik fonksiyonlarimin degerini yilizeydekilere yakin
yapmak i¢in DCA gelistirildi (58-62).

MRI (Magnetic Resonance Imaging) ile timor derinligi belirlenmekte ve
y parametresi ayarlanmaktadir. DCA’ daki gamma parametresi derinlige bagli olarak
secilmektedir. Yiizeye yakin tiimorler i¢in ¥ = 0.6-0.9 iken daha derindeki tiimdrler
icin ¥y = 1.2-1.6 degeri kullanilarak timoriin goriintiisii ger¢ek derinliginde elde
edilmektedir. DCA uygulamak i¢in agirlik matrisi giincellenmektedir.

50



w# = wmY (50)
M = (svdmax(W,y,), svdmax(Wiyr_1), ... ... ..., svdmax(W;)) (51)

Fomiil 50.” de DCA algoritmasina gére giincellenmis yeni agirlik matrisi W*
Tikhonov ¢oziimiinde kullanilmaktadir.

M matrisinin nasil bir matris oldugu Formiil 51 de gosterilmistir. M matrisi
diyagonal bir kare matrisidir. Matris satir ve siitun eleman sayilar1 toplam voksel
sayisina esittir. Yontem soyle ¢alismaktadir: Derinlige bagl olarak, daha dnceden
olusturulan agirlik matrisi katman katman bdliinmektedir. Daha sonra en alttaki
katmanin tekil deger (singular value decompensation) maksimum degeri M matrisinin
en st katmanina atanmakta; en istteki deger de en alt katmandaki degere
atanmaktadir. Bu atama islemiyle elde edilen M matrisinin derinlige bagh
y parametresi kadar iissii alinmakta ve orijinal agirlik matrisi ile matrissel ¢arpimi
yapilmaktadir.

Literatiirde kullanilan DCA yontemi gibi yOntemler yardimci bir arag
kullanarak ters problem ¢ozlim goriintiilerini olusturmaktadir. Cogunlukla yardimeci
yontem olarak fMRI goriintiileme sistemi kullanilmaktadir. Yardimci yontem gergek
timoriin yerini tespit etmekte ve bu derinlik degerinden yararlanilarak DCA
algoritmasinda kullanilan gamma parametresinin degeri buna gore secilmektedir.

Agirlik matrisinin boyutu Nmeasurement X Nvoxel Olup, Nmeasurement= kaynak*detektor
eslesmeleri ve Nvoxel ise voksel sayisidir. Prob iizerinde 49 kaynak ve 49 detektor
bulunmasindan dolay1, Nmeasurement=2401" diir. Gorlintiisii olusturulmak istenilen hacim
26x26x16 katmana boliindiigii icin Nyoxer=10816" dir. Goriintiilenmek istenilen bolge
voksel boyutlar1 1.5 mm x 1.5 mm x 1.5 mm’ dir.

3.5.2. Depth Normalization Algorithm

Tikhonov ¢o6ziimiinde kullanilan agirlik matrislerini modifiye etmek ve
inkliizyonlar1 gercek derinligine yakin bir derinlikte 3D elde etmek icin DNA adim
verdigimiz yeni bir yontem gelistirdik. DNA algoritmasinda spesifik olarak belirli bir
kaynak-detektor eslesmesi igin her derinlik katmaninda muz benzeri yoriinge
normalize edildi. Sekil kafes igerisine alindi. 30. kaynak ve 26. detektor icin DNA
algoritmasina gore normalize edilen ve yeni olusan agirlik fonksiyonu Sekil 3.41.” de
goriilmektedir.

Banana Weight after DNA

5 .
10 ‘
1
20
25

5 10 15 20 25 °

y layer

z layer
(8,

Sekil 3.41. DNA algoritmas1 uygulandiktan sonraki muz ydriingesi (2 boyutlu)
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DNA algoritmast 2 asamadan olusmaktadir. Sekil 3.41. ilk asamasi olan
normalizasyon asamasini gostermektedir. Normalizasyon asamasindan sonraki
asamada ilave uyarlamalar yapildi ve muz benzeri yoriingeler kafesler igerisine alindi.
Uyarlamalar ile meydana gelen yoriingeler 16 degisik komsuluk icin ¢izdirildi ve
bunlarin goriintiileri asagidaki Sekil 3.42.” de gosterildi.
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//detecstgt: Ha

Sekil 3.42. DNA algoritmasi uygulandiktan sonraki muz yoriingesi (3 boyutlu)

Sekil 3.42.° de ters problem ¢oziimiine sokulan agirlik matrisinin yoriinge
bazinda her bir kaynak detektor eslesmesi igin farkli komsuluklara gére resimleri
goriilmektedir.

3.6. Meme Fantomlarinin Hazirlanmasi

In-vitro deneylerinin yapilmasi asamasinda meme fantomlarinin hazirlanmasi
gerekmektedir. Meme fantomlar1 %20 intralipid, indocyanine green (ICG) ve su
kullanilarak hazirlandi. Intralipidin 808 nm dalga boyundaki 1s1k igin absorpsiyonu
cok diisiik oldugundan ihmal edildi.

%10 intralipid i¢in Formiil 52’ de pg formiilii bulunmaktadir.
Us=(2.54*10%*nm24cm (52)
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ns=(2.54*10°*80824cm
1s=(2.54*10%)*1.0525*107"=267.33 cm™*

%20 intralipid i¢in:
ns=267.33*2=534.66 cm™

Anisotropi katsayisi i¢in Formiil 53’ den yararlanildi.
g=1.1-(0.58*103%)*nm (53)
0=1.1-(0.58*10")*808=0.632

Indirgenmis sacilma katsayis1 Formiil 54’ den yararlanilarak bulundu.
Hs =(1-9)*ps=197 cm™ (54)

Bizim kullandigimiz intralipid %20’ lik oldugu i¢in asagidaki oran kullanilarak
%20 > 200 cm*
? > 10cm?

indirgenmis sacilma katsayis1 10 cm™ olan meme fantomlar: hazirlandi.
Burada %1° lik intralipid ¢ozeltisi kullanilirsa pg =10 cm™ olarak hesaplandi. Meme
fantomu hazirlanirken 4750 mlt su, 250 ml intralipid ile karistirilarak 1%’ lik ¢ozelti
hazirlandi.

Meme fantomunun absorpsiyonunun olmasi i¢in hazirlanan %1’ lik intralipid
¢ozeltisine ICG konuldu. ICG bir kapta su ile karistirilarak ¢oziildii ve daha sonra bir
kiivete konularak absorpsiyon katsayisi 6l¢iildii ve meme fantomunun absorpsiyon
katsayisini p,=0.04 cm™ yapacak miktarda ¢ozeltiye eklendi.

Benzer isler kiiresel inkliizyon hazirlanirken de yapildi. Inkliizyonun

absorpsiyon katsayis1 degeri p,=0.16 cm™? olacak sekilde intralipid ¢dzeltisine ICG
eklendi. Inkliizyonlarin gaplart 6 mm’ den 10 mm’ ye kadar degisecek sekilde yapildi.
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BULGULAR

4.1. Tek Inkliizyon DNA Gériintiileri
Fantom i¢in pa’=0.00 cm™! ve ps’=10 cm™ yapildi. Cap1 10 mm olan inkliizyon
yiizeyden 0.5 cm, 0.75 cm ve 1.5 cm derinlige konuldu. inkliizyon i¢in p,=0.16 cm™

ve pus’=10 cm™ olarak ayarlandi. Gériintii olusturulurken MC simiilasyonunda elde
edilen agirlik fonksiyonu kullanildu.

-
5 10 15 20 25 3} F M0 45
Detectors Neighbors

Sekil 4.1. 0.5 cm derinlik kaynak,detektor-pertiirbasyon ve kaynak,komsuluk-pertiirbasyon grafikleri

Sekil 4.1.” de sol taraftaki resimde 0.5 cm derinlikteki inkliizyon i¢in kaynak
ve detektor eslesmelerine bagl olarak pertiirbasyon grafikleri goriilmektedir. Yakin
kaynak-detektor eslesmeleri igin pertiirbasyon degeri biiyliik oldugu i¢in grafikte
kirmiz1 renkte goriilmektedir. Grafikteki diyagonal elemanlar yakin komsuluklar
temsil etmektedir. Sag taraftaki resimde kaynak ve komsuluk iliskisine bagli olarak
pertiirbasyon degisimi goriilmektedir. Inkliizyon yiizeye yakin oldugu igin yakin
komsuluk renkleri daha kirmiziya yakin goriilmekte. Bu resime bakarak
pertiirbasyonun yiizeye yakin bir derinlikte oldugu anlasilabilir.
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Sekil 4.2. 0.5 cm’ deki DNA goriintiisii yz,Xxy,Xyz

Sekil 4.2.> de 0.5 cm derinlikteki inkliizyonun yz, xy ve 3 boyutlu xyz
diizlemlerindeki goriintiileri yer almaktadir.
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Detectors Neighbors

Sekil 4.3. 0.75 cm derinlik kaynak,detektor-pertiirbasyon ve kaynak,komsuluk-pertiirbasyon grafikleri

Sekil 4.3.” de sol taraftaki resimde 0.75 cm derinlikteki inkliizyon i¢in kaynak
ve detektor eslesmelerine bagli olarak pertiirbasyon grafikleri goriilmektedir.
Inkliizyon yiizeyden biraz daha asagida konuldugu igin pertiirbasyonlar diyagonal
elemanlar terk etmeye baglamis. Sol taraftaki resimde sol-alt sag-iist kose kaynak-
detektor eslesmeleri igin pertiirbasyonlar yok olmus. Ortadaki eslesmeler i¢in var
olmaya devam etmektedir. Sag taraftaki resime bakacak olursak bu sekilden de
anlayabiliriz ki bir onceki deney olan 0.5 cm derinlikteki inkliizyon resimine gore
yakin eslesmelerin renkleri yesile ve sartya donmeye baslamis, bagka bir deyisle yakin
eslesmelerdeki inkliizyonlar yok olmaya baslamis. Bu resime bakarak inkliizyonun
biraz daha derine kaydigini anlayabiliyoruz.
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Sekil 4.4. 0.75 cm’ deki DNA goriintiisii yz,xy,xyz

Sekil 4.4 de 0.75 cm derinlikteki inklizyonun yz, Xy ve 3 boyutlu xyz
diizlemlerindeki goriintiileri yer almaktadir.

Sources
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Sources

5 10 15 20 25 30 35 40 45
Detectors Neighbors
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Sekil 4.5. 1.5 cm derinlik kaynak,detektor-pertiirbasyon ve kaynak,komsuluk-pertiirbasyon grafikleri
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Sekil 4.5.” de sol taraftaki resimde 1.5 cm derinlikteki inkliizyon i¢in kaynak
ve detektor eslesmelerine bagli olarak pertiirbasyon grafikleri goriilmektedir.
Inkliizyon 1.5 cm derinlige koyuldugu icin pertiirbasyonlar diyagonal elemanlar:
neredeyse tamamen terk etmis, yalnizca uzak eslesmelerin pertiirbasyonlar1 goriiniir
olmus. Kaynak-komsuluk iligskisine bagli pertiirbasyon resmine bakacak olursak
yiizeysel artefaktlar haricinde pertiirbasyonlarin tamamiyla en uzak komsuluk
eslesmelerine kaydigini gérmekteyiz.
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Sekil 4.6. 1.5 cm’ deki DNA goriintiisii yz,xy,xyz

Sekil 4.6.” da 1.5 cm derinlikteki inklizyonun yz, Xy ve 3 boyutlu xyz
diizlemlerindeki goriintiileri yer almaktadir.

4.2.  Tek Inkliizyon DCA Gériintiileri

a
o

T

Sekil 4.7. 0.5 cm’ deki DCA goriintiisii (y=0.8, yz, Xy, Xyz)

Sekil 4.7.” de 0.5 cm derinlikteki inkliizyonun yz, Xy ve 3 boyutlu xyz
diizlemlerindeki goriintiileri yer almaktadir.
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Sekil 4.8. 0.75 cm’ deki DCA goriintiileri (y=1.2, yz, Xy, Xyz)

Sekil 4.8.” de 0.75 cm derinlikteki inkliizyonun yz, Xy ve 3 boyutlu xyz
diizlemlerindeki goriintiileri yer almaktadir.
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Sekil 4.9. 1.5 cm’ deki DCA gériintiileri (y=1.5, yz, Xy, xyz)

Sekil 4.9.” da 1.5 cm derinlikteki inklizyonun yz, Xy ve 3 boyutlu xyz
diizlemlerindeki goriintiileri yer almaktadir.

4.3.  Cift inkliizyon DCA Goriintiileri

Fantom icin p,=0.04 cm ve py’=10 cm™ yapildi. Cap1 1 cm olan 2 adet
inkliizyon yiizeyden 1 cm derine konuldu. Inkliizyonlar i¢in pn.=0.16 cm™ ve pus’=10
cm! olarak ayarlandi. Goriintii olusturulurken MC simiilasyonunda elde edilen agirlik
fonksiyonu kullanildi. Sekil 4.10.” da hangi kaynak ve detektor eslesmeleri igin
pertiitbasyonun biiyiik oldugu goriilmektedir. Bu analiz sayesinde in-vitro deney
ortami i¢in inkliizyonlarin koyuldugu derinliklerdeki kaynak ve detektor fiber
yerlesimleri i¢in belirgin pertiirbasyon bulunup bulunmadigi kontrol edilmektedir. Bu
pozisyonlarin geometrik prob iizerinde nerelere denk geldigi anlasilmaya ¢aligildi.
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Sekil 4.10. 1 cm derinlik kaynak,detektor-pertiirbasyon ve kaynak komsuluk-pertiirbasyon grafikleri

5 10 15 20 25
X

Sekil 4.11. 1cm derinlige diyagonal olarak yerlestirilmis 2 inkliizyon i¢in 2 ve 3 boyutlu goriintiiler
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Sekil 4.11.” de 2 boyutlu resimdeki maksimum inkliizyon konsantrasyonu
degerleri kullanilarak belirli bir aralik i¢in isosurface() fonksiyonundan yararlanildi ve
3 boyutlu tomografik goriintii olusturuldu. Yapilan deneylerde y=1.2 degerine getirildi
ve buna gore goriintii olusturma algoritmalari ¢alistirildi.

4.4. Farkh Optiksel Ozellikler ve Pertiirbasyon Uzay1

Meme fantomu i¢in ps’=10 cm™! ve 5 cm™, 1,=0.04 cm™"” degerleri kullanildi.
Kullanilan inkliizyonun ps’=10 cm™, p,=0.16 cm™” dir. Inkliizyon yiizeyden 2 cm
derine konuldu. Inkliizyon ¢ap1 7.5 mm. Fantom i¢in, ps’=7, 8, 9, 10, 11, 12 cm™ olan
MC simiilasyonlar1 yapilarak agirlik matrisleri olusturuldu. Tomografik goriintii
olusturmak i¢cin DCA yontemi Tikhonov ¢oziimiinde kullanildi. Pertlirbasyon
verilerini elde etmek i¢in 6nce homojen meme fantomu iizerinde 6l¢iim alindi. Daha
sonra inklizyon, meme fantomunun ic¢ine konuldu ve Ol¢iim alindi. MC
simiilasyonlarinda indirgenmis sagilma katsayis1 7 cm™! degerinden 12 cm™ degerine
kadar 1 cm™ adimlarla arttirildi. Her bir adim aralig1 i¢in MC simiilasyonlari calistirild
ve foton akis1 dagilimlarindan agirlik fonksiyonlar1 hesap edildi. Sekil 4.12.” deki ilk
kolon ps’=10 cm™ degerlerinde yapilan &lgiimler kullamilarak elde edildi. Ikinci
kolonda, ps’=5 cm?! degeri kullamldi. Indirgenmis sagilma katsayis1 MC
simiilasyonlarinda ilk satirda 7 cm™, ikinci satirda 9 cm’!, iigiincii satirda 10 cm™ ve
dordiincii ve son satirda 12 cm™' degerlerinde secildi. Farkli fantom ve agirlik
fonksiyonlar1 denendi. Sekil 4.13.” de pozisyon hatasi (PE) ve isaret/giirliltii orani
(CNR) degerleri bulunmaktadir. inkliizyon 2 cm derinlige yerlestirildi. 2 cm derinlik
yart sonsuz doku modeli i¢in goriintii olusturma programinda kullanilan 3.9 cm
derinlik maksimum degerinin yaklasik olarak yarisidir. Derinligin yari oldugu yerlerde
v degeri 1 civarinda en iyi performansla ters problem ¢oziim algoritmalari
caligmaktadir. Buna gore grafige bakacak olursak, y degerinin 1 civari oldugu yerlerde
pozisyon hatasinin minimum oldugu goriilmektedir. Pozisyon hatasi, y degerinin 1’
den kii¢iik ya da 1’ den biiyiik oldugu yerlerde artmaktadir.
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Sekil 4.12. 2 cm derinlikteki 3 boyutlu inkliizyon goriintiileri
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Sekil 4.13. y degerine bagli pozisyon hatasi (PE) ve isaret/gliriiltii oran1 (CNR)

4.5. Doku Deneyi

Doku deneyleri sol kol lizerinde yapildi. Sol kol i¢ kismindaki birbirine paralel
olarak giden 2 damarin goriintiisii olusturuldu. Goriintiiler DNA ve DCA algoritmalari
kullanilarak elde edildi. DCA yonteminde farkli y parametre degerleri kullanildi. Sekil
4.14.” de pertiirbasyon verisi analiz resimleri bulunmaktadir. Sekil 4.14." de
absorpsiyon maksimumlarinin yaklagik olarak sol-iist kosede 35-49 kaynaklar1 ile sol-
alt kosedeki 0-15 detektdrleri arasinda ve sag-alt kosede 35-49 detektorleri ile sag-iist
kosede 0-15 kaynaklari arasinda oldugu goriilmektedir.

60



5 10 15 20 25 30 3/ 40 45 5 10 15 20
Detectors Neighbors

Sekil 4.14. Kol deneyi kaynak,detektor-pertiirbasyon ve kaynak, komsuluk-pertiirbasyon grafikleri

Damarlar doku altinda yaklasik olarak 2 mm derinlikte gitmektedir.

Sekil 4.15. DNA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, yz, Xyz
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Sekil 4.16. DNA smooth3() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, Xyz

Sekil 4.15., ve Sekil 4.16.” da DNA algoritmasiyla gergeklestirilmis olan iki
damarm goriintiileri bulunmaktadir. Bu goriintiiler olusturulurken isosurface() ve
smooth3() fonksiyonlar1 kullanildi. Hem DNA algoritmasiyla hem de DCA
algoritmasiyla elde edilen goriintiilerde birbirlerine paralel olarak giden damarlar
goriilmektedir. DNA algoritmasiyla elde edilen goriintiiler daha kesik kesik ¢ikti, buna
ragmen damarlarin yerlerini ve yapisini gorebilmekteyiz. DCA algoritmasi ile elde
edilen goriintiiler daha net. DCA algoritmasindaki Tikhonov ters problem ¢oziimiinde
kullanilan y degeri MR goriintiilemeden yararlanilarak belirlenmektedir. Damarlarin
gorlintiillenmesinde farkli y parametre degerleri kullanarak goriintiileri elde ettik.
y degerlerini 0.6 degerinden baslayarak 0.6-0.8-1.0-1.2-1.4-1.6 olarak degistirdik ve
goriintii olusturma algoritmalarinda kullandik. (A*A*T + asp,.,]) matrisinin durum
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sayisini kontrol ederek en iyi goriintiiyii elde edebilecegimiz a sayisini belirledik. Tiim
goriintiiler igin o =2Xx10> degerini kullandik. Isosurface() fonksiyonunda
kullanabilmek amaciyla rmax olarak adlandirdigimiz maksimum optik absorpsiyon
konsantrasyon degerini inceledik. Bu degeri isosurface() fonksiyonunda kullanarak 3
boyutlu resimleri elde ettik. Sekil 4.19.-4.22. de bu resimler var.

Tz 5 8
Sekil 4.17. DCA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, yz, Xyz
(y = 0.6, a.=2x10%, cond(A*A*T + asp.]) = 0.0038 , rmax = 6.6e+5)
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Sekil 4.18. DCA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, yz, Xyz
(y=0.8, o =2x10%, cond(A*A*T + as,,ax]) = 0.0045 |, rmax = 7€+5)
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Sekil 4.19. DCA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, yz, Xyz
(y=1.0, o =2x10%, cond(A*A*T + as,ax]) = 0.0056 , Imax = 7.5€+5)

Sekil 4.20. DCA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, yz, Xyz
(y=1.2, 00=2x10%, cond(A*A*T + as,,ax]) = 0.0074 , rmax = 8e+5)
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Sekil 4.21. DCA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goériintiisii Xy, yz, Xyz
(y=14,0=2x10%, cond(A*A*T + as,.4]) = 0.0088 , rmax = 8.5e+5)

Sekil 4.22. DCA isosurface() fonksiyonu ile olusturulan sol kol damar goriintiisii Xy, yz, Xyz
Y g
(y=1.6, o=2x10%, cond(A*A*T + as,.4]) = 0.0103 , rmax = 8.6€+5)

Sekil 4.17.-4.22. de farkl1 y degerlerine bagli olarak olusturulan goriintiiler yer
almaktadir. Bu sekillerde y degeri arttirildik¢a olusturulan goriintiilerin daha derine
dogru gittigi goriilmektedir. DCA yonteminde olmasi gereken de budur. DCA
yonteminin ¢alistigl burada goriilmektedir. Goriintiilenmek istenen damarlar yiizeye
yakin olduklar1 i¢in yakin komsuluklarin agirlik matrisi elemanlar1 iizerindeki
v parametresi daha etkin olacaktir. Ciinki zaten uzak komsuluklarin 6lgiim verilerinde
pertiirbasyon degisimi goriilmiiyor. Pertlirbasyonlarin biiyiik oldugu denklemlerdeki
agirlik matrsi elemanlarindaki DCA degisim etkisi tlim ¢oziim tlizerinde etkisini daha
fazla gosterecektir. Bunun belirtilmesinin sebebi ise sudur: Yakin komsuluklardaki
uzaysal foton akisi dagilimlari bir bagka ifadeyle agirlik matrisi elemanlarinin
degerleri ylizeye yakin olan pozisyonlarda daha fazladir ve vy parametresinin
degistirilmesi bu yiizeysel foton aki dagilimlarii degistirmede daha fazla etkin
olmaktadir. Bu sebepten dolayr vy parametresini c¢ok fazla degistirerek damar
goriintiilerinin ¢ok daha derine gitmesini bekleyemeyiz. Olusturulan gériintiilerin ¢ok
daha fazla derine gitmemesinin sebebi budur. Pratik olarak da su sekilde
yorumlanabilir: Hangi komsuluklar inkliizyonu ya da damari1 daha fazla kestiyse ve
bunun neticesinde bu komsuluklarda pertiirbasyon fazla ise y parametresini
degistirmek bu komsuluk i¢in doku uzayinda var olan merkez aki yoriingesinin
tizerinde ve altinda olusturulan goriintiileri oynatir.
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TARTISMA

Bu tez ¢alismasinda ¢ok kaynak-detektor eslesmeli CW geri yanstma DOT
sistemi tasarlandi, gerceklendi ve kullanildi. Kaynaklarin dokuya 1s1ik gonderme ve
detektorlerin dokudan geri yansiyan 1siklar1 algilama verimliliklerinin esitlenmesi igin
bir kalibrasyon yontemi gelistirildi. Tomografik goriintii olusturmada ters problem
¢Ozlimiine sokulacak olan agirlik matrisinin elde edilmesi i¢gin MC simiilasyon
kodlarindan agirlik fonksiyonlarinin elde edilmesi igin yeni bir yontem gelistirildi ve
kullanildi. Olusturulan tomografik goriintiilerde inkliizyon derinligini dogru
belirleyebilmek icin yeni bir algoritma olan DNA gelistirildi. Literatiirde tomografik
goriintiiniin derinligini dogru tespit etmek icin DCA yontemi Tikhonov ¢ézlimiinde
kullanilmaktadir. DNA ve DCA yontemlerinin Tikhonov ¢6ziimlerinde kullanimlari
ile elde edilen tomografik goriintiiler karsilagtirildi. DCA kullanildiginda daha iyi
goriintii elde edildigi goriildi. Ancak DCA ile inkliizyonun dogru derinligini
tomografik goriintiide belirlemek i¢in, MR veya ultrasonografi ile inkliizyonun
derinliginin bilinmesi ve ona gére gamma parametresinin se¢ilmesi gerekmektedir. Bu
DCA yo6nteminin dezavantajidir. DNA metodunda ise tomografik goriintiide inkliizyon
yerini dogru belirlemek i¢in daha 6nceden derinlik bilgisine sahip olmak gerekmiyor.
Bununla beraber DNA kullanilarak elde edilen tomografik goriintiide daha fazla
artefakt oldugu gorildii.

Literatiirde DCA algoritmasinin ilk defa gelistirilip agiklandig1 makalede hem
bilgisayar simiilasyonlart hem de deneysel verilerden yararlanmilmistir (59). Bu
makaledeki veriler CW yapisina gore elde edilmis. Kaynak ve detektor eslesmeleri
carpraz pozisyonda bulunmakta olup kaynak ve detektorlerin toplam sayis1 25 adettir.
Kaynak ve detektor fiber optik problar arasindaki mesafe 1.5 cm’ dir. 188 eslesme
Olctimii almip bu oOl¢limlerden yalnizca ilk 6 komsulugun verileri kullanilmistir.
Tomografik goriintiide 3 cm’ ye kadar olan derinliklerdeki inkliizyonun yerini tespit
etmislerdir. DCA prensibinin, biyoluminisans ve fluoresans molekiiler goriintiileme
teknikleri gibi farkli optik goriintiileme tekniklerine de uygulanabilecegi belirtilmistir.

Literatiirdeki diger bir ¢alismada ise 690 nm ve 830 nm dalga boyunda lazer
151k kaynaklar1 kullanilmistir. Bu ¢alismada 4 kaynak pozisyonu ve 8 adet detektor
pozisyonu bulunmaktadir (58). En yakin komsuluk iliskisinin oldugu kaynak-detektor
eslesmelerinin verileri, goriintii olusturma algoritmasinda kullanilmistir. Bu makalede
kapsamli bir sekilde DCA algoritmasindan bahsedilmisti. DCA’ nin DOT
goriintiilemede genis bir spektral bolgede farkli p. ve ps degerleri igin
kullanilabilecegi belirtilmistir. DCA’ nin yalnizca fantom deneylerinde degil insan
beyin deneylerinde de calistifi gosterilmistir. y degerini 1.0’ dan 1.6’ ya dogru
degistirerek duyarliligr ylizeyden derine dogru degistirmisler, farkli derinliklerdeki
goriintlileme kalitesini incelemisler.

Bir bagka ¢aligmada ise 13 kaynak ve 12 detektdr fiber prob kullanilmistir (60).
Tiim komsuluklarin hepsini degil de yalmizca 132 tanesini kullanmiglardir. Bu
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caligmada arter basincindaki ani degismelerin beyindeki yilizeysel dokuda fizyolojik
olarak ani kan akimi degisimlerine sebep oldugu belirtilmis. Bu ani degisimlerin
gorintii olusturma algoritmalar1 ¢alistirildigi zaman artefaktlar olarak geldiginden
bahsedilmis. Ani degismelerin frekans ve faz kaymalarina sebep oldugu gosterilmis.
FD calisildig1 i¢in ani degisimlerin frekansa duyarli oldugu belirtilmis. Kaynak-
detektor mesafelerini 3 cm’ ye kadar ¢ikartarak, giiclii ani degisimler ve zay1f kortikal
isaretler birbirlerinden ayrilabilmistir.

Beyin iizerinde yapilan bu g¢alismalarda fonksiyonel goriintiileme yapilmis
olup, bu ¢aligmalarda kaynak-detektor kalibrasyonuna ihtiya¢ duyulmamigtir. Agirlik
matrisini olusturmak i¢in teorik fonksiyonlar1 kullanmiglardir. Ayrica bu ¢alismalardan
bir tanesinde en yakin 2 komsuluk, digerinde ise en yakin 6 komsuluk kullanilmistir.

Yukarida verilen literatiir bilgilerinde meme tiimorlerini teshis etmek icin CW
geri yansima DOT sistemleri lizerinde detayli caligmalar yapilmamistir. Calismalar
daha ¢ok beyindeki fonksiyonel degisimleri goriintiilemek i¢in yapilmistir.

Bu tez ¢aligmasinin amaci in-vivo kosullarda meme tiimorlerinin yerini tespit
etmek icin bir CW DOT sistemi gelistirmektir. Bu nedenle sagilma katsayis1 7 cm™ -
12 ecm™ arahginda degisen dokular igin agirlik matrisleri elde edilerek meme
fantomunun sagilma katsayist 10 cm™ iken tiimdr benzeri yapinin tomografik
goriintiide belirlenebilecegi Sekil 4.12.” de gosterildi. Memede 1s181n indirgenmis
sacilma katsayisini tam olarak bilmeden, sistemin gelistirdigimiz yontemle tomografik
goriintlide timor benzeri yapilarin yerlerini dogru olarak belirleyebilece§i meme

fantomunun iizerinde gosterildi.

Sol kol iizerinde yapilan oOl¢iimler kullanilarak olusturulan goriintiilerde
damarlardaki kanin yiiksek absorpsiyonu nedeni ile damar konumlar1 tomografik
gorilintiilemede belirlendi. Bu da sistemin in-vivo ortamda c¢alistigini gosterdi.

Tomografik goriintii elde etmek i¢in agirlik matrisi hem MC ile hem de teorik
olarak olusturuldu, ayn1 sonuglarin elde edildigi gosterildi. Agirlik matrisi MC ile elde
edilirken hizli bir yontem gelistirildi.

Burada gerceklestirilen ¢alismadaki DOT sisteminde toplamda 49x49=2401
kaynak-detektor eslesmesi bulunmaktadir ve toplam komsuluk iligkisi sayis1 22 adettir.
Toplam voksel sayis1 da 26x26x16=10816 adettir. En yakin komsuluk mesafesi degeri
3mm.’ dir. Olusturulan goriintiilerde bu komsuluk iliskilerindeki deney verilerinin
tamami kullanilmistir. Bu veriler ile kullanilan kaynak detektor sayisi ve komsuluklar
literatiirdeki sistemlerin ¢ok tizerindedir.

Cift inkliizyon deneylerinde DCA algoritmasi ¢aligtirildiginda derinlik olarak
1.5 cm ve 2 cm derinliklerine inkliizyonlar konuldugu zaman olusturulan goriintiilerde
inkliizyonlarin birbirlerinden ayirt edilemedigi ve ortada tek bir inkliizyon varmis gibi
bir gériintliniin olustugu goriildii. Bunun sebebi kaynak ve detektorler arasindaki en
yakin komsuluk mesafesinin 3 mm ve 30 mm iizerindeki kaynak-detektor ciftleri
sayisinin az olmasidir. Bundan dolayr gelistirilen sistem ylizeye yakin olan
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inkllizyonlar1 ayirt edebilirken daha derin olan inkliizyonlar1 birbirinden ayirt
edememektedir.
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SONUCLAR

Geri yansima geometrisinde ¢alisan DOT sistemi gergeklestirilmis ve sistem
kullanilarak doku ve doku benzeri ortamlardan veriler toplanmistir. Sistemin
tasariminda daha 6nce bu amag i¢in kullanilmamis olan bir timdevre kullanilmistir ve
bu sayede sistemin boyutlarinin kiigiik tutulmasi saglanmistir. Bu tiimdevreler kaskad
baglanarak 2 tiimdevre aymi anda kullanilmistir. Kaynak-detektor eslesme sayisi
literatiirde kullanilan cihazlardan ¢ok daha fazladir. Giig tiikketimi diisiirilmiistiir.

Goriintii olugturma asamasinda pratik bir kalibrasyon yontemi gelistirilmis ve
test edilmistir. Deney verileri birbirlerine oranlanarak yeni bir pertiirbasyon verisi elde
edilmis ve kullanilmigtir. Pertiirbasyon verilerinden yararlanilarak goriintiiler
olusturulmustur. Literatlirde var olan ve gelistirilen goriintii olusturma algoritmalari
kullanilarak inkliizyonlarin yerleri saptanmistir. Yeni bulunan ydntemle de
inkliizyonun yerinin tespit edildigi gosterilmistir. Yeni bulunan ydntemin teshis
asamasinda kullanilma potansiyeli bulunmaktadir.

Viicuda zarar vermeyen, diigiik maliyetli ve kullanimi1 kolay olan bir lazer DOT
veri toplama sistemi yapilmig ve fantom deneyleri ile test edilmistir.

0.5 cm - 2 cm arasindaki derinlik mesafelerinde bulunan inkliizyonlarin
tomografik goriintiide konumlarinin belirlenebilecegi gosterilmistir. 1 cm derinlikteki
diyagonal yerlestirilmis 2 ayr1 inkliizyonun birbirinden ayirt edildigi gosterilmistir.

Farkli ps degerleri icin elde edilen agirlik fonksiyonlari kullanilip tomografik
goriintiide inkliizyonlarin yerlerinin belirlenmesi saglanmistir. Gelistirilen donanim ve
yazilimlarla tiimoriin yerinin belirlenebilecegi gosterilmistir. Kol iizerinden alinan
Olgtimlerde kanin 15181 yiiksek oranda absorplanmasi sayesinde damarlarin goriintiisii
olusturulabilmistir.

Gelistirilen DOT sisteminin ylizeye 2 cm yakin olan meme tiimdrlerini
belirleme potansiyeli bulunmaktadir.
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EK1

Monte Carlo Simiilasyon Kod Pargalar1

1. MC simiilasyon kodu degisken tanimlama yapisi
{* Propagation parsmeters */

double
double
double
double
double
double
double
double
double
double
double
double
short

X, Vo Z} i*
ux, uy, uz; J*
uxE, Uyy, Uz}
=H i*
costheta; i
zintheta; i*
cospsi; i*
sinpsi; i
pai; i*
i photon; i
T; i*
ghsorh; i*

photon status;

/* other wvariahles */

double
double
double
double
double
double
double
double
double
double
double
double
zhort

double
double
double
zhort

double
double

ceph[101]; /*
Ceyl[101]; /*
cplall01]; /*
Fsph; i
Feyl; i
Fpla; i
mua; I*
s ; i*
o £*
alkhedo; i
nt; i*
Nphotons; i*
NE; i*
radial size;

r; i*
dr; i*
ir; A%
zhellvolume;

CNT; i*

photon position */
photon trajectory as cosines */

/* temporary wvalues used during SPIN */
step sizea. = = -log(BND) /frmus [cm] */
coz [theta) */
zin(theta) */
cos(psi) */
sin(psi) */
azimuthal angle */
current photon */
photon weight */
weighted deposited

f* flag = ALIVE=1

*/

in a step due
or DEAD=0 */

to shsorption

spherical photon concentration CC[ir=0..100] */
cylindrical photeon concentration CC[ir=0..100] */
planar photon concentration CC[ir=0..100] *+/
fluence in spherical shell */

cylindrical shell */
planar shell */
coefficient [em*-1] */
coefficient [em*-1] */
anisotropy [-] */

albedo of tissue */

tissue index of refraction */
nunber of photons in simulation */
number of radial peositions */

fluence in
fluence in
shsorption
scattering

A maxirum radial size */

radial position */
radial bin size */
index to radial position */

f* wolume of shell at radial position r */
total count of photon weight swwred ower all hins */
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2. MC simiilasyon kodu dosya araylizeyi
f*EF** TNPUT
Input the optical properties
Input the bin and array sizes
Input the number of photons

*****/

mua = 1.0; J*Eoemt-1 */

mus 0.0: J/* em™-1 */

ot = 0.9%0;

nt = 1.33;

Hphotons = 10000; /* zet number of photonz in =imulation */
radial size = 3.0; /* cm, total range over which bins extend */
MR = 100; /* =et number of bins. */

/* IF NR IS ALTERED, THEN USER MUST ALSC ALTER THE ARRAY DECLARATIONS */
/* for Cgph, Coyl, Cpla TO A SIZE = NR + 1. */

dr = radial_size/NR: /* cm */

albedo = mus/ (mus + mua)l ;

3. Fotonlarin doku ortamina génderilmesi
SRR LAUNCH
Initialize photon position and trajectory.
Implements an isotropic point source.

****1{/

i _photon += 1; /* increment photon count */

W= 1.0; /* set photon weight to one */
photon_status = ALIVE; /* Launch an ALIVE photon */

w = 0; /% Zet photon position to origin. */
v o= 0;

z = 0;

/* Randomly set photon trajectory to yield an isotropic source. */

costheta = Z.0*RandomMNum - 1.0;

sintheta = =qrti{l.0 - costheta*costheta); /% sintheta is always positive */
psil = Z.0*PI*RandomNum;

ux sintheta*cos (psi);

uy = sintheta*sin(psi);

uz = costheta;

4. Fotonlarin adim hareketi (HOP)

Jrxxx HOP
Take step to new position
s = ztepsize
ux, uy, uz gpecify current photon trajectory
'k'k'k'k'k/
while (({rnd = RandomMNum) < = 0.0); /¥ yields 0 < rnd < = 1 */
2 = -log(rnd)/(rua + mus); /* Step =zize. MNote: log() is base e */
X +t= 3 * ux; /* Update positions. */
v o+= 3 * uyi:
zZ += 8 * uz:
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5. Foton agirliginin azalmasi (DROP)
/**x% DROP

Drop photon weight (W)
*****/

abzorb = W* (1 - albedo):

W -= absorb;

/* spherical */

ro= gsgrti(nts + yry o+ z*z);
ir = (short) (r/dr):
if (ir »= NR) ir = NR;

Cephlir] += absorb:

/* cylindrical */

ro= sgro(xFs o+ vty
ir = (ghort) (r/dr):

if {(ir »>= NWR) ir = WNR:
Coyl[ir] += absorb:

/* planar */

r = fabsiz):;

ir = i(ghort) (r/dr);

if (ir »= WR) ir = NR:

Cplalir] += ab=orb:

6. Fotonlarin sa¢ilmasi (SPIN)

SEREE SPIN

/*
/*

/*
/*
/*
/*

into local bin.

photon weight absorbed at this step */
decrement WEIGHT by amount absorbed */

current spherical radial position */
ir index to gpatial bin */

last bin is for overflow */

DROF absorbed weight into bin */

current cylindrical radial position */
ir index to spatial bin */

last bin is for overflow */

DROF absorbed weight into bin */

current planar radial position */
ir index to spatial bin */
lazst bin iz for overflow */
DROP absorbed weight into bin */

Scatter photon into new trajectory defined by theta and psi.
Theta is specified by cos {theta), which iz determined
based on the Henyey-Greenstein scattering function.

Convert theta and psi into cosines ux,

k****/
/* Sample for costheta #/
rnd = Randomlum;

if (g ==10.0)y
costheta =
else |
double temp
costheta =

}

sintheta =

Z2.0%rnd - 1.0;

= |
(1.0

sqrt(l.0 - costheta*costheta);

uy, uz.

1.0 - g*g)/{1.0 - g + Z*g*rnd);
+ g*g - temp*temp)/ (2.0%g);

A% aqrt () is faster than =in{). */
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/% Sample psi. */

psl = 2._.0*PI*RandomNum;
cospsl = cos(psi);

if {psi < FI}

sinpsi = sgqrt{l.0 - cospsi*cospsi); J/* sqrt{) 1s faster than sin{). */
else
sinpsi = -sqrt{l.0 - cospsi*cospsi);

/* New trajectory. */

if {1 - fabs{uz) <= CONE MINUS COSZERO) { /* close to perpendicular. */
u¥x = sintheta * cospsi;
uyy = sintheta * sinpsi;
uzz = costheta * SIGN{uz); S* 8IGN{) iz faster than division. */
}

else | /% usually use this option */
tenp = sqrt(l.0 - uz * uz);
uxx sintheta # {(ux * uz * cospsi - uy * sinpsi) / temp + ux * costheta;
uyy = sintheta * (uy * uz * cospsi + ux * sinpsi) / temp + uy * costheta;
uzz = -sintheta * cospsi * temp + uz * costheta;

/* Update trajectory */

ux = uxx;
uy = uyy;
Uz = UzZz;

7. Fotonlarin yok edilmesi (Rus Ruleti)

/***% CHECK ROULETTE
If photon weight kelow THRESHOLD, then terminate photon using Roulette technidue.
Photon has CHANCE probability of having its weight increased by factor of 1/CHANCE,

and 1-CHANCE probability of terminating.
*****/

if (W < THRESHOLD) |
if (RandomNum <= CHANCE)
W /= CHANCE;
else photon_status = DEAD;
¥

8. Foton ak1 yogunluklarinin hesap edilmesi
JEEEE SAVE

Convert data to relative fluence rate [cm™-Z] and save to file called "memin3Zl.out'™.
*****/

target = fopen{"mc3Zl.ocut", "Wy

/* print header */

fprintf (target, "number of photons = %$fi\n", Nphotons);
fprintf{target, "bin size = %5.5f [cm] “n™, dr);
fprintf (target, "last row iz coverflow. Ignore.\n");

/% print column titles */
fprintf ({target, "r [cm] \t Fsph [1/cmZ] MWt Feyl [1/cm2] Mt Fpla [1/cmZ]hwn™);

/% print data: radial position, fluence rates for 3D, 2D, 1D geometries */
for {(ir=0; ir<=NE; ir++) |
A or o= sqrt{1.0/3 - {ir+l) + {(ir+l) #{ir+l)) *dr; */
r = {ir + 0.5)*dr;
shellvolume = 4.0*PI*r*r*dr; /% per spherical shell */
Fsph = Csphlic]/Nphotons/shellvolune/mua;

shellvolume = Z.0*%PI*rc*dr; /* per cm length of cylinder */
Feyl = Ceoyl[ir]/Nphotons/shellvolune/mua;
shellvolume = dr; /% per cnZ area of plane */

Fpla =Cpla[ir]/Nphotons/shellvolune/mua;
fprintf(target, "%5.5f “t %4.3e “t %4.3e \t %4.3e “\n", r, Fsph, Fcyl, Fpla);
1

folose (target) :
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