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Ozetce

Beyin icinde travmaya dayali olarak ya da tiimor sebebiyle
meydana gelen kanlanmanin olustugu yeri belirleyebilmek
igin kanlanmanin meydana geldigi voksellerin
belirlenebilmesi  gerekmektedir. ~ Kanlanmamn  olustugu
vokseller heterojen bir olusumun homojen arka plana gore
olan  farkimi  yani  pertiirbasyonu  ifade  etmektedir.
Pertiirbasyona sebebiyet veren voksellerin belirlenmesi
amacyla lazer kaynak ve detektorler silindirik halka yapiya
benzer bir gseklin smir bolgelerine yerlestirildi. Bu on

calismada  bilgisayar ortaminda Monte Carlo (MC)
simiilasyonlart ~ beynin beyaz ve gri cevherleri igin
calistirilarak  homojen doku ic¢in foton aki dagilimi

olusturuldu ve ileri model agwrhik matrisi fonksiyonlar
meydana getirildi. Bu simiilasyon ¢alismasimin amaci cihaz
icin gerekli olan kaynak-detektor yerlesimlerinin ve geometrik
konfigiirasyonun en dogru sekilde tespit edilebilmesidir. Bu
amagla iiretilen halka modelli meme Diffiiz Optik Tomografi
(DOT) goriintiileme yontemi arastirmacilar:  tarafindan
kullanilmaktadir. Kaynak ve detektor pozisyonlarinda ve
iletim hatlarinda  fiber optik kablolar kullanilmaktadr.
Kaynak ve detektorlerin yerlesimleri geri yansima veya
gecirgenlik geometrisine bagh olarak degismektedir. Bu
calismada kullamilan kaynak-detektor yerlesim geometrisi
halka modelli olarak tasarlandi ve kaynaklar kafamn sag
tarafina 6 adet ve sol tarafina 6 adet olacak sekilde
yerlestirildi. Ayrica 11 adet detektor kafamin alin hizasina
gelecek sekilde yerlestirildi. Goriintiilenmek istenen bolge
25x25x3 (x, y ve z eksenlerine) sekilde esit hacimli voksellere
yani kii¢iik kiiplere ayrildi. Hazirlanan dokunmadan ¢alisan
klinik tomografi cihazi on ¢alisma dlgiimlerinde sonuglar elde
edildi.

Anahtar Kelimeler — Monte Carlo (MC) simiilasyonlari;
Diffiiz Optik Tomografi (DOT).

Abstract

Detection bloody voxels inside the white or gray matter of
brain tissue is necessary to figure out where the tumor or
where the functional bloody problem in head. This technique
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works by detecting light through the head and capturing the
dynamic changes in the colours of the brain tissue. We have
developed a novel model which consists of the structure of
back-reflected and mix of transmission geometric model of
diffuse optical tomography (DOT) for brain imaging. Monte
Carlo (MC) simulation have been run for white and gray
matter of brain. The commercially used systems generally
designed as ring-shaped geometry for breast image
reconstruction and recovery of tissue absorption differences
detection over homogenous media. The sources and detectors
are arranged in ring-shaped geometry on the surface. The
sources illuminate outward from surface of the organs and
the detectors collect the diffused light from the same surface.
Depend on the source-detector matchup positions geometry
can be accepted as back reflected or transmission through.
Sources are on the both sides of the human head model and
detectors are on the forehead. For the simplicity of the
problem 3 simple z layers have been considered. In developed
system, we have used totally 25x25x3 voxels in x, y and z axis,
respectively. There is totally 12 sources (designed as 6
sources on the right and 6 sources on the left side of the head
model) and 11 detectors. The preliminary results of developed
system is in good accuracy.

Keywords — Monte Carlo (MC) simulations, Diffuse Optic
Tomography (DOT).

1. Giris

Siirekli Dalga Diffiiz Optik Tomografi (DOT) goriintiileme
yontemi icerdigi kaynak (N;) ve detektér (Nd) sayisi ile
toplamda Ny = N x Ny adet kaynak-detektor 6l¢lim verisine
sahiptir. Gorlintiilenecek olan bdlgenin ayrintili bir sekilde
incelenebilmesi icin kaynak ve detektor eslesmesi sayisinin
cok olmast gerekir. Bu eslesmelerin ¢cok olmast doku
icerisinde meydan gelen muz benzeri yoriinge kesisimlerini
arttirir. DOT  goriintiileme yontemleri zamandan bagimsiz
sirekli ~ dalga  diffiizyon  esitliginin  ¢éziimlenmesini
gerektirmektedir. Zamandan bagimsiz siirekli dalga diffiizyon
esitligi radyatif transfer esitligi (RTE) olarak da bilinen
esitligin foton transferine uyarlanmasi ile elde edilmektedir.
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Bu esitlik foton-doku etkilesimleri icin basitlestirilmistir ve
daha sonra diffiizyon yaklagimina uyarlanmistir. Rytov ve
Born yaklagimlar1 olmak iizere iki ¢esit diffiizyon yaklagimi
vardir. Diffiizyon esitligine uyarlanmasina ragmen foton aki
dagilimm: veren denklem hala non-lineerdir ve bu haliyle
¢Oziilmesi zaman alici ve yorucudur. Bu sebepten dolay1 bu
denklem lineer olacak sekilde diizenlendi. Rytov ya da Born
yaklagimlarinin Taylor agilimlari, Taylor agilimlarinin birinci
terimleri kullanilarak yazildi. Bdylece denklem sistemi
lineerlestirilmis  oldu. Lineer hale getirilen denklem
sistemi y = Ax formunda olup bilgisayar programlari araciligt

ile ¢oziilmesi daha kolay olmaktadir. Buradaki y deneysel
olarak Olgiilen pertiirbasyon verilerini ifade etmektedir.
Pertlirbasyon verisi kanli voksellerin bulundugu heterojen
deneysel verinin daha homojen ve dengeli durumda bulunan
homojen deney verisine oranidir. Denklemde bulunan agirlik
matrisi (A) agirlik fonksiyonlarmmdan olusur. Agirlik matrisi
kare matris olmayabilir ve agirlik matrisinin satir elemanlari
say1st kaynak-detektor eslesmeleri sayisi yani denklem sayisi
kadardir. A agirlikk matrisinin siitun eleman sayis1 ise
bilinmeyenler (x) kadardir. Her bir bilinmeyen her bir vokselin
pertiirbe olmus halindeki sogurma katsayis1 degerinin homojen
olan halindekinden farki kadardir. Denklem sistemi y=Ax,

ileri model olarak da bilinmektedir. Ama¢ bu denklem
sistemindeki x bilinmeyenlerini yani pertiirbe sogurma
farklarini elde edebilmektir.

fleri model olusturulduktan sonra x bilinmeyenlerini
bulabilmek i¢in bu denklemin geriye dogru ¢dziilmesi
gerekmektedir. Bunun i¢in ters problem ¢6ziim algoritmalari
uygulanmaktadir. Ters problem ¢dziim algoritmalar1 da genel
olarak ii¢ gruba ayrilabilir. Matematik biliminin bir alt birimi
olan ters problem alt bilimi bu algoritmalar ile ilgilenmektedir.
ik grup en meshurlar1 “Algebraic Reconstruction Technique”
(ART) ve “Simultenous Iterative Reconstruction Technique”
(SIRT) olarak bilinen cebirsel yaklasim ¢dziim ydntemleridir.
Bu yontemde basglangi¢ ¢oziim varsayimi kullanilir ve teker
teker denklemlere ya da toplu halde tiim denklemlere ayni
anda bakilarak yani hatalar her iterasyonda takip edilerek
¢oziim bulunmaya calisilir. Ikinci ydntem ana baslik olarak
diizenleme ya da regiilarizasyon yontemidir. Bu ydntemde
agurlik matrisinin diyagonal elemanlarma bir katsay1 eklenerek
agurlik matrisi hastalikli  durumdan ¢ikartilmaya galigilir.
Agirlik matrisi hastaliklidir; ¢iinkii dlglim verisinde artefakt
olarak adlandirilan elektriksel ve biyolojik giirtiltiiler
bulunmaktadir ve ¢esitli yontemler ile bu giiriiltiler
azaltilmaya caligilir. En meshur diizenleme yontemi Tikhonov-
Morozov tutarsizlik yéntemidir. Ugiincii ve son ydntem ise alt
uzay yontemidir ve alt uzay yontemleri “Krylov alt uzaylar1”
olarak da bilinmektedir. Bunlar icerisinde en Onemlileri
“Singular Value Decomposition” (SVD), “Truncated Singular
Value Decomposition” (TSVD), “Conjugated Gradent” (CG)
ve “Truncated Conjugated Gradient” (TCG) ydntemleri
sayilabilir. Bu ¢aligmada CG algoritmasi kullanilarak siirekli
dalga DOT sistemi kullanarak insan kafasimin icini
goriintiilemek i¢in bir yontem gelistirilmistir. Bunu
yapabilmek i¢in 800 nm dalga boyunda yakin kizil 6tesi lazer
kullanilarak (bu dalga boyu degeri izobastik noktadir burada
hem temiz hem de kirli kan sogurma katsayilar1 birbirine
esittir) bu dalga boyuna duyarli sogurma katsayis1 farki
degerleri goriintiilenmek istenen doku uzayina yerlestirilerek
goriintiiler olugturulmustur.
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2. Yontem

2.1. Deney Sistem Kurulumu

50 mW giice sahip olan 12 yariiletken lazer kaynak ve 11
yariiletken fotodiyot Sekil 1.” de goriildiigii gibi simiilasyon
ortamina yerlestirildi. Kaynaklar kafanin hem sagina hem de
soluna gelecek sekilde yerlestirildi ve toplamda 12 x 11 = 132
adet kaynak-detektor eslesmesi elde edildi. Boylece Ngg = 132
adet Ol¢lim verisinin olusturulmasi saglandi. Geri yansima
geometrisinden kacan foton aki yogunlugu R(i) olarak
gosterildi. Burada geri yansima geometrisinden kacan foton
aki yogunlugunu R(i) [em™], i=[1:Ng] ve x5(1), ys(1), x4(1),
v4(i), kaynak ve detektér xy koordinatlarini gostermektedir.
Kaynak-detektor mesafeleri:

F(i) =\ (D)= x, (D) + (0, () -3, (D)) )

¥ [em]

(] & 10

® [em]
Sekil 1. Tasarlanan cihaza ait 10 cm x 10 cm x 2 cm
ebatlarinda 12 kaynak ve 11 detektdrden olusan yerlesimi
diizeni.

Kaynak-detektor yerlesim diizeni detayli olarak Sekil 1.
de gosterilmektedir.

2.2. Homojen Doku Optiksel Ozellikleri

Homojen doku optiksel 6zellikleri sogurma katsayisi p,y ve
indirgenmis sagilma katsayisi pg' dir. Kaynak ve detektor
arasindaki mesafe, r(i) ile gosterilecek ve olglimler R(i) en
kiicik kareler yontemine gdre transport teorisi fonksiyonuna
gore hesaplandi. Burada getRr() parametresi,

tahmini pR(i) = getRr(pao, ko', (i), 1)

n doku yiizeyindeki kirilma indisini gostermektedir. Burada
uygulama i¢in fiber optik kablonun havaya olan orani 1.4/1.0
olarak segildi. Transport teorisi fonksiyonu teorik fizik
hesaplarma gore zamandan bagimsiz diffiizyon denklemi
yardimi ile MC simiilasyonlar1 foton aki dagilimlarina gore
elde edildi. Sekil 2.” de iizerinde ¢alisilan beyin dokusu i¢in
MC simiilasyonuna gore belirli bir noktasal konumdan doku
igerisine dogru ilerleyen 1gmlarin meydana getirdigi foton akist
dagilimi gosterildi. MC programi MCML yardimiyla bu
goriintiiler elde edildi.

Normal sartlar altinda deneysel ortamda en kiigiik kareler
yontemi kullanilarak MC simiilasyonu yardimi ile dokunun p,
sogurma ve | ' indirgenmis sacilma katsayist degerleri,
bilgisayar programi yardimiyla bulunacak olan pR(i) teorik
degeri deneysel R(i) degerini bulana kadar iterasyon yapilir ve
boylelikle yaklagik olarak doku optik 6zellikleri elde edilmis
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olur. Deneysel verilerin kullanilmadigi bu c¢alismada doku
optik 6zellikleri

[0 = 0.06 [cm™]
tgo =109 [cm™]

g=10.90

pgo' = 17.1 [em™]

Normal sartlar altinda deneysel oOlglim verileri
kullanilarak R(i) degerleri kaynak-detektor mesafelerine
bagl olarak analiz edildi ve teorik olarak tahmin edilen
doku optik degerleri bulundu.

g A et i, Fw 32T

efem]

~fem]
i, P e )

=

ekil 2: Doku icerisindeki Monte Carlo (MC) simulasyonu 1 1k
transport enerjisi (A) doku ici foton akist orani, ¢ [W/ecm’ cm’
ba 1na yiiklenen W giic] (B).

ey gad, e, ohotons DO0C00 2 16,8, moo
] 3 -

rfer]

Sekil 3: Diffiiz yansima ve iletim.

Doku optik dzellikleri tahmin edildikten sonra bu degerler
kullanilarak homojen doku igerisindeki foton aki yogunlugu
dagilimlart olusturuldu. Benzer sekilde doku yiizeyinde
Olgiilen @y foton akist dagilimi ve mesafeye bagli olarak
degisen ®(i) foton akist dagilimi degeri de benzer sekilde
bulunmaktadir. Boylelikle kan tipine bakmaksizin taranan
bolge goriintiilenebilecektir. Bu ¢aligmada goriintiilenmek
istenen bolge xy ekseni igin 10 cm olarak diisiiniildii ve 25 er
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voksele ayrildi. Z ekseni ise 1.2 cm olarak diisiiniildii ve 3
voksel katmanina ayrildi. Her bir vokselin xy ekseni ebatlar1
w =10 /25 = 0.4, ve z ekseni ebatlar1 1.2/3 = 0.4 cm/voxel dir.
Voksellerin hacimleri bu durumda w* = 64x107 cm’® diir.
Kaynak fiberden voksele kadar olan 11k transferi x, y ve z
ekseni boyunca Ty, [em®] ve x, y ve z pozisyonundaki
vokselden detektor fibere kadar olan 151k transportu Ty [cm™?]
ile gosterilmektedir. flgilenilen vokselin bulunmak istenen
sogurma katsayis artist Aua [cm™] ile gosterilmektedir. ilgili
vokseldeki sogurma katsayist farkindan kaynaklanan
pertiirbasyon miktar1

~T.T, Au V [cm‘2] dir. Yiizeyden olgiilen foton akisi

in” out

flaks1 su sekilde ifade edilir:

O=0,— T,T, AuV ®)

in” out

burada 7;,T,,, her bir vokselin pertiirbasyona olan katkisini
ifade etmektedir. Sekil 5.” de bir kaynak-detektdr eslesmesi
icin 7 7 [em™] agirhk matrisini goriilmektedir.

in™ out

7]
= b
ke o il
I:ll'l 2 4 E 2 i}
r[cm)

15
— 10
H
-1

B
a ey o o 5 o
0 2 4 E E 0

r[em)

Sekil 4: Uzakliga bagli olarak degisen A, F, degerleri.

(:3.3

Sekil 5: Kaynaktan voksele, vokselden detektore 151k transferi.

Goriintiilenmek istenen hacim, x ekseni boyunca Ny adet, y
ekseni boyunca Ny adet ve z ekseni boyunca N, adet katmana
boliinmiistiir. Bu ¢aligmada, N, = 25, N, = 25, N, = 3 olarak
secildi ve toplamda N, = N,*N*N, = 1875 voksel olusturuldu.
Ters problem ¢oziimii MATLAB™ programi yardimiyla CG
algoritmasi ile 4.35 GHz islemcisi olan bir bilgisayarda 3.5
saniye siirdii. Bilinmeyen voksel sayis1 1875 degerinin iizerine
¢ikar ise, bu durumda matris ¢oziimii igin gerekli olan siire de
uzamaktadir. Sekil 5. de goriilen 151k transportu tiim Ny
kaynak-detektor eslesmesi igin yapildi ve T; T, agirhik
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matrisi katsayisi degerleri T, Tou(j,k), j=1:Ngy, k=1:N, program
dongiilerine gore elde edildi. AD=@-P, pertiirbasyonu
gostermektedir. Burada MC simiilasyon verilerinden elde
edilen M = T.T V (Ng satir sayisinda, N, siitun sayisinda

in” out

elemani olan agirlik matrisini), Au, (N, siitun sayisinda),

bulunmak istenen bilinmeyenleri gostermektedir. CG ters
problem ¢oziim algoritmasi genel ifadesiyle asagida
verilmistir.

—w T v o— deh r—h - S—rTEp S — 5
b, =w,, pert;Y, =pert;d=b ;r=b;5=r"*r;5, =;
for m=1:N,

iter

W, = w“gd;

q= wngwd;

a:&/(qu);

p, = P, +od;

r=r -oq;

6, =6;

o=r'r;

d=r+(5/9)d;
Yzwtcgpx;

end

3. Sonuglar

iz=2

2% ] = (%]

=

3 10 15 20 25
X

Sekil 6: Kusbakisi timdriin gercek yeri.

Sekil 7: 6000 iterasyonda CG algoritmas: ile olusturulan
tiimdriin kusbakis1 goriintiisii (a) 1. (b) 2. z derinlik katmani.
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Sekil 8: 6000 iterasyonda CG algoritmasi ile olusturulan
tiimoriin  kusbakisi goriintiisii 3. z derinlik katmani.

Burada cihaz i¢in gerekli olan kaynak-detektor yerlesimleri ve
konfigiirasyon en dogru sekilde nasil tespit edilebilir bunun
6n ¢alismast yapildi. Kaynak ve detektdrlerin yerlesimleri geri
yansima veya gegirgenlik geometrisine bagli olarak
degismektedir. Bu c¢alismada kullanilan kaynak-detektor
yerlesim geometrisi halka modelli olup 12 kaynak 11
detektorden olugsmaktadir. Goriintiilenmek istenen bdolge
25x25x3 (x, y ve z eksenlerine) boyutlarinda esit hacimli
voksellere ayrilarak hazirlanan dokunmadan ¢alisan klinik
DOT tomografi cihazi ile Ol¢imler alindi ve 6n caligma
goriintiilerinde iyi sonuglar elde edildi.
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