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OZET

Anahtar Kelimeler : Tomografi, Pozitron Emisyon Tomografisi(PET), Geri
Olusturma, Filtrelenmis Geri Olusum, Cebirsel Geri Olusum

Bu calismada tomografik goriintiileme yontemleri, iki boliim altinda incelenmistir.
Bu yontemlerden birincisi Direk geri olusturma yontemidir. Direk geri olusturma
yontemi, Fourier donilisim yoOntemi, filtrelenmis geri projeksiyon, geri
projeksiyondan sonra filtreleme olmak iizere {i¢ ana baslik atinda toplanmistir. Bu
yontemler ayrintili olarak ele alinmis ve bu yontemlerin ayrik(sayisal) ger¢eklenimi
de anlatilarak Matlab ortaminda ¢esitli fontomlar iizerine uygulamasi
gerceklestirilmistir.

Bu yontemlerden ikincisi ise dtelemeli geri olusturma yontemidir. Otelemeli geri
olusturma yoOntemi, cebirsel geri olusum(ART), carpimsal cebirsel geri
olusum(MART), eslenik gradyan(CG), beklenti maksimizasyonu(EM), maksimum
olabilirlik beklenti maksimizasyonu(MLEM) yontemlerinden olusmaktadir. Matlab
ortaminda bu yoOntemlerle ilgili algoritmalar gelistirilmis ve degisik fontomlara
uygulamasi yapilmigtir.

Ayrica bu calismada direk ve otelemeli yontemlerle elde edilen goriintiiler, goriintii
kalitesi ve geri olusturma zamanlari bakimindan karsilagtirilmasi yapilmistir.
Otelemeli yontemlerin zorluklarindan en &nemlisi, biiyiik sistem matrislerinin
hesaplanmast ve kullanimindan dolay1 ortaya ¢ikan karmasaliktir. Sistem matrisi
genelde oldukca seyrektir. Matlab 7°de yiiz milyondan fazla eleman1 olan matrislerle
islem yapilamamakta ve kaydedilememektedir. Cebirsel yontemlerde ¢oziiniirliigii
artirabilmek i¢in sistem matrisinin bu degerlerden biiyiik olmasi kaginilmazdir. Bu
problemin ¢oziimlenmesine yonelik olarak bu ¢aligmada, yeni bir matris depolama
yontemi  gelistirilmis ve  yOntemin  gOriintiler {izerine  uygulanmasi
gergeklestirilmistir. Yontemin avantaj ve dezavantajlar incelenerek yorumlanmustir.

Xiv



IMAGE ENHANCEMENT AND INVESTIGATION OF
RECONSTRUCTION METHODS IN POSITRON EMISSION
TOMOGRAPHY

SUMMARY

Key words: Tomography, Positron Emission Tomography(PET), Backprojection,
Filtered Backprojection, Algebraic Reconstruction.

Tomographic imaging and reconstruction methods are investigated in this PhD
thesis. Reconstruction is implemented by using two methods. The first one is direct
reconstruction method. This method has three sub-methods which are Fourier Slice,
Filtered Back Projection, Filtering After Backprojection methods. Theoretical
background of these methods are explained in detail, also implementation of these
methods in Matlab environment is obtained. These methods are applied to different
primitive figures and some fontoms. The second one is Algebraic reconstruction
method. This method consists of five sub-methods. These are ART, multiplicative
ART, Expectation Maximization(EM), Conjugate Garadient(CG) and Maximum
Likelihood Expectation Maximization methods. In this thesis algorithms for these
methods are obtained in Matlab environment. By using these algorithms some
fontoms are reconstructed.

Reconstruction time and image quality by using direct reconstruction methods and
Algebraic reconstruction methods are compared in this thesis. The great advantage of
iterative methods is that correction to attenuation and depth-dependent detector
response can be incorporated to the reconstruction process. One of the drawbacks of
the iterative reconstruction methods is the huge computation, due to large system
matrices. This system matrix is very sparse. In Matlab 7, matrices having elements
more than 100 million can not be executed or stored due to its size restriction. To
overcome this problem we have implemented a new storage technique. By this
technique, large system matrices can be manipulated in Matlab7 in image
reconstruction. Advantages and disadvantages of this method is discussed.

XV



BOLUM 1. GIRIiS

Tomografi, kisimlara, boliimlere ayirarak goriintiileme yontemidir. Tomografide

kullanilan cihaza tomograf, olusturdugu goriintiiye de tomogram denmektedir.

Tomografi bir ¢cok alanda kullanilmaktadir. Bunlar, tip, arkeolji, metalurji, jeoloji,

biyoloji, ormancilik gibi olduk¢a genis bir kullanim alanina sahiptir. Tomografi

yontemleri de oldukca ¢esitlidir. Bunlar ;

15-
16-

Atom prob tomografi (APT)

Bilgisayarl tomografi (BT)

Konik odakli lazer tarama mikroskopi (LSCM)
Cryo-electron tomografi (Cryo-ET)

Elektrik kapasitans tomografi (ECT)

Elektrik empedans tomografi (EIT)

Manyetik rezonans goriintiileme (MRI)

Fonksiyonel manyetik rezonans goriintiilleme (fMRI)
Manyetik endiiksiyon tomografi (MIT)

Optik koherens tomografi (OCT)

Optik projecksiyon tomografi (OPT)

Positron emisyon tomografi (PET)

Quantum tomografi

Tek foton emisyon bilgisayarli tomografi(Single photon emission computed
tomography) (SPECT)

Sismik tomografi

X-151m1 Tomografi

Bilgisayarlt tomografi, 1963 yilinda Cormak tarafindan teorize edilmis ve

radyolojide yeni bir ¢igir agmus kesitsel goriintiileme yontemidir. Ilk bilgisayarl

tomografi cihazlarinda, tek bir kesit olusturabilmek icin gerekli verileri toplamak 5



dakika gibi uzun bir siire gerektirmekteydi. Bu olay bilgisayarli tomografi'nin
kullanilmasimi engellemis ve geciktirmistir. Bilgisayarli tomografi uygulamasi
sadece beyin incelemesinden ibaret kalmis, siirenin uzunlugu dolayisi ile solunum,
intestinal peristaltizm(i¢ eklemlerin oynaklig1) gibi sinirlamalar bilgisayarh
tomografinin toraks, batin gibi uygulama alanlarinda da kullanilmasini geciktirmistir.
Bilgisayarli tomografi cihazlari, gelistirilme ve rutinde kullanilma asamalarinda bir

dizi evrim gec¢irmis ve bu gibi dezavantajlarindan arindirilmastir.

Daha sonralart PET tomografi yontemi gelistirilmistir. Bu yontem radyo aktif
izotopun konsantrasyonunun algilanmasi ilkesine dayanmaktadir. Kisa Omiirlii
radyoaktif izleme izotopu, pozitron yayarak ¢iiriir. Bu izotop aktif bir
molekiille(genelde sekerle) birlestirilmistir. Bu molekiiller genelde kan yolu ile
goriintiilenecek canliya enjekte edilir. Canli iizerinde bu molekiillerin belirli bir
konsantrasyona ulagmasi i¢in belirli bir siireye ihtiya¢ vardir. Konsantrasyon yeterli
diizeye erisince tarama isine baslanir. Kisa omiirlii izotop pozitron yayarak g¢iiriir.
Birka¢ milimetre kayarak bir elektronla anhilasyona(yok olma) girer ve iki adet zit
yone giden foton iiretir. Fotonlarin her biri genelde 511 keV potansiyele sahiptir. Bu
fotonlar tarama cihaz1 Tlzerindeki skintilatérler tarafindan algilanir ve 1s18a
dontistiirtiliir. Isiklar foto garpict tiipe yonlendirilerek, genlik olarak biiyiiltiiliirler.
Skintilatorlere eszamanli ulagmayan fotonlar dikkate alinmaz. Degisik
projeksiyonlardan binler veya milyonlarca foton kaydedilince, bu fotonlarin ¢ikis
yerlerinin bir haritalamasi yapilir. Olusturulan goriintiiye, geri projeksiyon goriintiisii

denir. Sacinan foton konsantrasyonunun yiiksek oldugu bolgeler tiimdrlii hiicrelerdir.

PET tomografi ile birlikte diger BT veya MRI taramalar1 yapilarak, hem anatomik
hem de metabolik yap1 hakkinda veri elde edilerek, teshis konusunda daha net
kararlar verilebilmektedir. Bu nedenle yeni nesil tomografi cihazlar1 birka¢ tomografi
yontemini uygulayabilen cihazlardir. Boylece, hem hasta fazla yorulmaz, tarama
stiresi kisalir ve cihaz kalabaligi onlenilmigtir. PET tomografi daha ¢ok klinik
onkolojide, tiimor goriintiileme ve metastaz arastirmalarinda, insan beyni ve kalbi

incelenirken kullanilir.

BT ve MRI viicuttaki organik anatomik degisiklikleri algilayamaz iken, PET
tomografi molekiiler biyolojik yapiyr detayli olarak algilayabilir. Bu, radyo



isaretlenmis molekiillerin, dokunun yapisina gore bu molekiilleri emmesi

ozelliginden faydalanilarak gergeklenir.

PET goriintiilemesi, PET tarayicilar disinda gama kameralar ile de yapilmaktadir.
Fakat gama kameralarin tarama kalitesi diisiik ve siireleri uzundur. Gama
kameralarin kurulumu kolay oldugu icin kiiciik ve orta Olgekli merkezlerde

kullanilmaktadir.

PET tarayicinin kullandig1 radyontikleidler yar1 dmiirleri kisa olan izotoplardir. Tipik
olarak 2 dakika ile 110 dakika arasindadir. Bu kisa Omiirlerinden dolay1
radyoniikleidler PET cihazinin yaninda iiretilmek durumundadir. Bu nedenle PET
tomografi taramasmin kurulum maliyeti yiiksektir. Radyoniikleidler saykilotron
tarafindan tiretilirler. Bazen yakindaki birka¢ tomografi merkezi maliyeti azaltmak
icin, ortak bir sayklotron kurarak, ortaklasa kullanmaktadirlar. Bu radyo niikleidler
seker, su ve amonyak gibi maddelerle karistirilarak kullanilirlar. Bu isaretlenmis

karigimlara radyotracer denmektedir.

PET tomografi onkolojide, ndrolojide, kardiyolojide, noro-psikolojide, psikiyatri ve
ila¢ alaninda kullanilmaktadir. Florodeoksiglikoz(FDG, '8F) klinik onkolojide en ¢ok
kullanilan, seker karigimi, radyo isaretleyicidir. Bu karisim, en ¢ok enerji harcayan
organlar olan beyin ve cigerler ile habis tiimorler tarafindan emilir. Bu nedenle FDG-
PET kanser teshis ve tedavisinde, 6zellikle Hodgkin hastaligi, Hodgkin olmayan lenf
timorleri, ciger kanserleri gibi, kullanilmaktadir. FDG PET taramasi, genel PET

taramasinin % 90’1n1 olusturmaktadir.

PET, noro goriintiilemede, beyindeki yiiksek radyo aktiviteli bolgeler beynin ¢alisan
bolgelerini gosterdigi hipotezi lizerine kuramlanmistir. Beynin farkli bolgelerine
giden kan akis miktarnin tespiti, isaretlenmis oksijen('>0) kullanilarak
yapilmaktadir. Fakat oksijenli isaretcilerin yar1 dmriiniin 2 dakika olmasi nedeniyle,
oksijenlerin saykilotrondan direk alinmasimni gerektirmekte ve bu nedenle
kullaniminda zorluklar olmaktadir. Oksijen yerine FDG kullanilarak da goriintiileme
yapilmaktadir, ¢iinkii, oksijen kullanilan yerde sekere de ihtiyag vardir. Bu
yontemlerle Alzheimer hastaliginin diger bunama gibi zihinsel hastaliklardan

ayrigtirtlmasi ile erken teshisinde kullanilmaktadir. Degisik noro alict tipleri i¢in, bir



cok radyo isaretleyici (dopamin D2, serotonin 5-HT1A gibi), veya enzim pargalari(6-
FDOPA, AADC enzimi i¢in) gelistirilmistir. Bu ajanlar, néro-alici havuzlarin noro-

psikiyatrik ve norolojik hastaliklarinin algilanmasinda kullanilmaktadir.

Pittsburgh tiniversitesi tarafindan gelistirilen bir ajan PIB( Pittsburgh karisim B)
Alzheimer hastalarinda beyindeki amloid plakalarinin  goriintiilenmesinde

kullanilmaktadir.

Biyolojik psikiyatride ilgi duyulan ndéro-alicilar i¢in uygun radyo-isaretlenmis
karigimlar "¢C ve F ile iiretilmektedir. Dopamin alicilarina(D1, D2,) , serotonin
alicilarma(SHT1A, S5HT2A) ve diger alicilara tutunabilen radyo-niikleidler
psikiyatrik incelemelerde kullanilmaktadir. Bu alicilarin = durumlart  saglam
deneklerle, sizofren, madde bagimlis1 ve bunamis hastalarla karsilastirilarak

psikiyatrik durumlarinin incelenmesi konusunda caligsmalar yapilmaktadir.

PET tomografi hastaya zarar vermeyen bir yoOntemdir, ancak iyonizasyon
radyasyonuna maruz kalinmaktadir. Radyasyon dozu, 7mSv(millisievert) gibi diisiik
bir diizeydir. ingiltere de yillik yer alti radyasyonu 2.2 mSv olarak, radyasyon

merkezince Olgiilmistiir.

Emisyon goriintiileri viicudun kimyasal bilesimini, uzaysal diizlemde gosterir.
Tracer’in konsantrasyonu, canli dokunun aktif metabolizmas1 hakkinda bilgi verir.
Emisyon tomografisi medikal goriintiileme yontemi olarak 6nemli miktarda veri
islenmesini gerektirir. Olgiilen verilerden elde edilen trans-aksiyel goriintii, geri
olusturma isleminde kullanilan algoritmalar, giriiltii ve verilerin istatistiksel

yapisindan dolay1 goriintii kalitesi diismektedir.

PET tomografide bir milat teskil eden istatistiksel model gelistirilmesi, Shepp L.,
Vardi Y., Kaufman L. tarafindan yayimlanan makale ile baslamistir[23]. Daha
sonralar1 yine Kaufman L. tarafindan, maksimum olabilirlik yonteminin PET

tomografide uygulamasi yapilmistir.[25]

Jaszack ve arkadaslar1 tarafindan SPECT tomografi {izerine degisik arastirmalar

yapilmistir[7, 35,36,45,57,103]. Yine Jaszack tarafindan kendi adi ile anilan bir



fontom gelistirilmistir. Bu fontom tomografik goriintii kalitesi aragtirmalarinda test

araci olarak kullanilmaktadir.

Michigan {niversitesinden Fessler ve arkadaslar1 PET tomografide istatistiksel
yontemlerin kullanilmasi ile ilgili ¢aligsmalar yapmaktalar[30, 96,100,110]. Yine
Washington tiniversitesi, radyoloji boliimiinde niikleer tip kisminda PET tomografi
arastirmalart  yapilmaktadir. Burada  kiiciik  hayvanlarin  tomografilerinin
olusturulmasi iizerine bir tomografi cihazi tasarlanmig ve bunun gelistirilmesine
yonelik ¢aligmalar yapilmaktadir. Bu cihazda kullanilmak tizere SimSET adinda bir

yazilim gelistirmektedirler[40].

Gabor T. Herman ve arkadaslar1 tarafindan New York sehir iiniversitesinde
Bilgisayar miihendisligi boliimiinde, PET tomografi {izerine arastirmalar yapilmakta

ve konu ile ilgili oldukg¢a fazla yayin referanslar1 bulunmaktadir[53,22,24,75].



BOLUM 2. PET TOMOGRAFI

Niikleer tip, hastalara tedavi ve terapi amaclh radyoaktif bilesimler uygulanmasidir.
Radyoaktivite igne ile enjekte edilebilir, solunumla alinabilir veya agiz yoluyla
sindirim sistemi tarafindan alinabilir. Niikleer tibbi, tedavisel radyolojiden ve
onkolojiden ayirt eden oOzellik genel olarak radyoaktif maddenin icerdeki

sirkiilasyonudur.

Radyoizotoplar biyolojik olarak aktif ve radyoaktif olarak isaretlenmis ilaglardir.
Bunlar biyo-kimyasal islemleri ortaya koymak veya belirli bir dokuyu goriintiilemek
ve incelemek icin kullanilir. Positron Emisyon Tomografi(PET)’de bu radyoaktif
izotoplar (radiotracers) pozitron yayicilardir(B" ¢iiriimesi) . Saliverilen pozitron
yayicilar, kullanilan radyoizotopun tipine bagl olarak degismekle beraber, dokuda
kisa bir yol aldiktan sonra elektron ile birleserek pozitron olusturur. Momentum ve
enerjinin sakinimi kanununa gore iki partikiil anhilasyona(imha) ugrayarak e+ e- —
vy bir birine zit iki 511 keV foton iiretirler. Bu fotonlar radyoizotopun bulundugu
yeri kesen iki karsilikli radyasyon detektdrleri tarafindan yakalanirlar. Bu ¢izgi yanit
¢izgisi(LOR-line of response) veya kiris (Chord) diye anilmaktadir. Aktif hale gelen
kiriglerin toplanmasi ile PET i¢in gerekli olan veri elde edilmis olur. Bu veriler

goriintli olusumu i¢in kullanilir.

Tiimor algilama ve teshisi konusunda onkolojide PET tarayicilarin kullanimi niikleer
tipta son zamanlarda yayginlasan bir alan olmustur. Beyindeki glikoz tiiketiminin
Olciimii ve gorintiilenmesi konusundaki gelismeler, timor tarama konusunda bu
yontemin kullanilmasi yoniinde cesaretlendirici etkisi olmustur. Tiimor hiicrelerinin
karakteristik 6zelligi glikoz tiikketiminin fazla olmasidir. Bunun gerekgeleriyle ilgili
bircok neden sunulmug ve arastirma konusu olmaya devam etmektedir. Glikoz
tiketiminin artmasinin temel nedeni Pasteur etkisi olarak da bilinir. Louis Pasteur,

fermentasyon silirecinde oksijen olmadigi zaman, glikozun daha fazla tiiketildigini



kesfetmistir. Bunun nedeni tam aerobik glikoliz olayi, hiicreler i¢in enerji kaynagi
olarak 36 ATP molekiilii iiretirken, anaerobik glikoliz olay1 ise yalmizca 2 ATP
tiretir. Bu nedenle hiicre anaerobik solunumda daha fazla enerji tiiketebilmek igin
daha fazla glikoz yakar. Tiimdr hiicrelerinin hizli biiyiimesi, yeni kan damarlarinin

olugmasini gerekli kilar, bu nedenle o bdlgede oksijen azligi olusur.

Niikleer tip iki bakimdan basarilidir. Birinci olarak; kullanilan kimyasallar olduk¢a
diisiik seviyededir (pikomolar seviyededir) ve calisilan insan veya nesne {izerinde bir

etki birakmaz. Ikincisi; kullanilan radyoniikleid viicutta sacinirken viicut disinda

algilanmaktadir.

Sekil 2.1. Hibrit SPECT/CT tarayict Hawkeye( GE madikal sistemler). Tarayici, diisiik ¢oztiniirlikli
ve diisiik fiyatli olan X-151n CT kamera, bu karmanin pargalar1 olan X 151 tiipii (b), 384
adet CAWO, ¢izgi tarayici(c) ile ¢ift kafali SPECT( (a) ile gosterilmistir)ten olugsmaktadir .

Positron emisyon tomografisi iki kisimdir. Birincisi Tek Foton Emisyon Tomografisi
(Single Photon Emision Tomography) SPECT diye bilinir. Digeri ise PET Pozitron

emisyon tomografisidir.
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1950 yillarinda Boston’daki arastirmacilar tarafindan ilk defa radyoaktif nesneler
kullanarak medikal goriintiileme olasilig1 arastirilmistir. Daha sonralari, positron
anhilasyonundan olusan yiiksek enerjili fotonlar, ii¢ boyutta 6zel kimyasal
bilesimlerin fizyolojik dagilimini tespitte kullanilmaya baglanilmistir. Gelisen
sofistike goriintii olusturma algoritmalart ile bu teknik daha da geligmistir.
1980'lerin ortalarinda ise medikal bir yontem olarak tip alaninda kullanilmaya
baslamistir. PET tomografinin milyon fold hassasiyetinden dolayr MRI(Manyetik

Rezonans Goriintiileme) gore tracer tespitinde daha kullanighdir. Tracer, positron

emisyon izotopu tagtyan biyolojik molekiil demektir.

Sekil 2.2. Hibrit PET/CT tarayici; Discovery LS ( GE tibbi cihazlari).

PET kimyasal o0zelliginden dolayi, beyindeki nero reseptdr ve diger viicut
dokularinda olusan deformasyon tespitinde kullanilir. MRI Anatomik yap1 ve akis
calismalarinda mili-molar seviyesinde tespitler yapabilir, oysa ki viicuttaki bir ¢ok

protein reseptdrleri nano-molar seviyesindedir[31].

PET in fiziksel kullanimi beyin tiimorleri, meme, ciger, prostat kanserleri teshisinde

kullanilir. PET goriintiilenmesi metabolik aktif tracer enjeksiyonu ile baslar. Birkag



(a) (b)

Sekil 2.3. PET (b) ve MRI (a) goriintiilerinin karsilagtirilmasi. MRI goriintiisii, kan akiginin azligindan

dolay1r  olusan sinyal kaybinin goriintillendigi damar bozuklugunu, arteriovenous
malformation (AVM), gostermektedir. PET goriintiisii ise, AVM bolgesi olarak glikoz
metabolizmasindan yoksun ve On beyin zarindaki diisiik metabolizmali yerleri
gostermektedir. Bu AVM’nin beyin iizerine metbolik etkisidir ve hastanin bulgularini

aciklayabilir.

dakika sonra molekiil izotoplar1 kendisine akrabaligi olan yerde, viicut bolgesinde,
toplanir. Ornegin “C ile isaretlenmis glikoz veya '8F ile isaretlenmis, glikoz tiirevi
beyinde veya glikozu temel enerji kaynagi olarak kullanilan tiimorde kiimelenir.
Sonra Radyoaktif ¢ekirdek positron emisyonu ile ciiriir. Pozitron emisyonunda,
niikleer pozitron, pozitif elektron ve ndtrona dontigiir. Atom agirligint korur ama
atom sayis1 1 azalir. A¢iga ¢ikan pozitron bir elektronla hemen birlesir ve bu iki kiitle
yok olma (anhilasyon) islemine girer pozitron ve elektron partikiillerinin kiitleleri ile

ilgili olan enerji miktar1 1.022 MeV tiir. Bilindigi gibi kiitle, enerji bagintisi
E=mc’ (2.1)

dir. Burada, c 151k hiz1, m’de kiitledir. Yok olus sirasinda ag¢iga cikan enerji 2 foton
arasinda esit paylasilir ve bir digerine 180° a¢1 yapacak sekilde hareket ederler. Her
bir foton 511 keV enerjiye sahiptir. Bu yiiksek enerjili gama 1sinlart viicuttan ters
yonlerde disa dogru cikarlar. Bu 1sinlar hastay1 ¢evreleyen detektorler tarafindan
algilanirlar. Ayn1 anda bir ¢ift detektor tarafindan iki foton Olgiiliirse, yok olma yeri,

bu iki detektorii birlestiren dogru tizerinde bir yerde olmasi gerekir. Eger fotonlardan
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biri bir kirllmaya ugrarsa, detektorler arasi sectigimiz ¢izgi yanlis olur. 100 bin
veya daha fazla yok olma kaydedildiginde, pozitron sacan tracerlerin
konsantrasyonlar1 geri olusturma yontemleri ile tespit edilir. PET'te 2 boyutlu
goriintii (2-D), farkli acilardan olusan 1 boyutlu(1D) projeksiyonlardan geri
olusturma yéntemi ile olusturulur. Ug boyutlu gériintiileme de, bir cok acidan elde

edilen 2 D goriintiilerden elde edilir[19].

Tablo 2.1. Ivmelendirilmis protonlardan iiretilen temel Positron yayan Radyonukleidler.

Radyo nikleidler Yari dmri(dakika) Reaksiyon
Karbon- 11 20 *C (p,pn) 'C
N (p,a) e
Nitrojen- 13 10 1°0 (p,a) N
13- (p,n) 13y
Oksijen- 15 2 *N (p,n) **0
N (d,a) 154
Florin- 18 110 80 (p,n) °F
“Ne (d,a) °F

2.1. PET Tomografide Kullanilan Radyokimyasallar

Tomografide kullanilan elementler, HC,PN,P0 ve 18p gibi atomlar kisa omiirlii
positron yayicilardir. Florin 18('*F) en ¢ok kullamilan pozitron yayan izotoptur. iki

farkl1 izotopu ile 'F,F tibbi olarak kullanish bir ¢ok degisik sekli gelistirilebilir.

Radyo niikleidin yar1 émriine ve hedefe erisen atom sayisina bagl olarak ,birim

saniyede iiretilen aktivite soyledir.

A(t) _ NG¢10 1_60.6931‘ (22)
3.7x10 Ty
2

A(?r) : Aktivite miktar1 (atom sayisi/saniye)
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N : Cekirdek sayis1 (N,Hedef Kiitle/Atom Agirligi).
c : Reaksiyonun olustugu yiizey alani(cm?)
() : Yukli kiitlenin manyetik akisi(ndtron/sn)
Ty,  : Uriiniin yar1 dmrii(sn)
511 keV
kararsiz cekirdek ¥
izotap /
\\. o pt pozitran elekiron

S — .{T:j?- g GArpIgMma ve
Q anhilazyon
/pu:uz'rtru:un = ¥ her biri 311 ke olan iki

nidtron emisyonu ters yanld gama gnnn
511 kaV EMiE 0N

Sekil 2. 4. (a) Ozel yiiksek aktiviteli ndtron fazlali radyoniikleidler genellikle (,.), (1, p) veya (n,.)
reaksiyonlari ile iiretilirler.Uretilen niikleidler once P sonra y 151 seklinde ciiriirler.
Reaktorle iiretilen radyo niikleidlerin bir ¢ogu (n, y) reaksiyonu ile iiretilirler (b)
Saykolotronlar ve diger dogrusal ivmelendiriciler proton, deiitron, helyum iyonlarmnin
151n demetinin kaynaklaridir. Bunlar nétron eksikligi olan radyo niikleid iiretmek i¢in

hedefi bombalarlar.

Radyoaktif maddelerin bir¢ok tiiriinde oldugu gibi fotonlar da insan dokusundan
gece bilecek kadar kiiciiktiirler veya baska bir ifadeyle insan dokusunda fotonlari
gecirebilecek yeterli bosluklar vardir. Disar1 ¢ikan fotonlar algilanirlar. Radyasyon,
beta 1g1m1 iiretilen yerden degil birlesiminin oldugu yerden olur. Pozitronlar veya beta
partikiilleri elektronlarla yok olusa girerler ve gama 1sim1 olustururlar. Boylece
algilanabilirler. Baz1 radyoniikleidler i¢in bu olusum X 1s1midir ve 50 ile 100 keV

arasi enerji seklinde algilanir.

Niikleer tipta kullanilan materyallerin yar1 dmiirleri birka¢ dakikadan birkag¢ haftaya
kadar devam edebilir. Yar1 omiirler segilirken iki sey dikkate alinmalidir. Yapilacak
islemin alacag siire ve hedef organi etkileyen radyasyon dozu, yani o organin en
yiiksek doza en uzun siire boyunca sahip olmasi gerekir. Genellikle hedef organin

0,05 Gray'in altinda kalmast gerekir. Enerji araligim segerken iki kriter
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bulunmaktadir. Dokudan ayrilan fotonlarin kolimatorlerden gectikten sonra
detektorler tarafindan algilanabilecek miktarda olmasi, yani ideal enerji miktari,
yapilan tetkikin tiirtine ve kullanilan detektoriin 6zelligine baghdir. Tablo 2.2°de
gama 1§in1 tarama tiirli, aktivite ve enerji araligt ve elde edilen bilgi tiiri
gosterilmistir. Diisilk uzaysal c¢oziiniirlik ile az miktarda aktivite kullanilirsa,
hassasiyet fazla elde edilir. Teshiste alfa radyasyonu kullanilmamaktadir. Ayrica
ilkel beta radyasyonlu maddelerden kacinilmalidir. Ciinkii beta radyasyonu,
radyasyon dozunu arttirirken elde edilen bilgiye (veriye) katki yapamaz. Yine gama
isinlart ile tarama yapilirken, gama 1sinlarinin fazla miktarda olmasi kolimatorde

orijinal 1s1nla ¢akigsmaya neden olur ve yanlis veri alinmasina neden olur.

Tablo 2.2. Gama 1g1n1 taramast

Ornekleme tiirii Aktivite Enerji Cihaz tiirii
miktari miktari

Hasta ornekleri, yani, kan,| 0,001 pCi 20-5000 |Halkasal Nal (TI) detektorlii

idrar vs. gibi. keV Gamma sayict , 1 veya 2 PMT'li,
distan Pb yalitimli.

60 cm goriis alaninda olan, 30 | 5 —200 uCi 201500 |Flarlh Pb kolimatorlii 2 — 4 in. Nal
cm’den kiiciik organ keV (TT) detektor

fonksiyonlari

Viicut  pargalarinin  statik | 0,2 —-30mCi | 50 —650keV |Diiz ¢izgi ilerleyen(Rectilinear)
goriintiilenmesi, yani, odaklanmis Pb kolimator.

akciger,karaciger gibi.

Viicut pargalarinin  dinamik | 2—-30mCi | 80 —300 keV | Anger kamera ve paralel — delikli
goriintiilenmesi, yani, Pb kolimatér.
havayollarindaki ksenon gazi

gibi.

Agir metal kolimatorlerle goriintli olusturmak i¢in insan viicudundan ¢ikan fotonlarin
enerji araligt 50 ile 500 keV araliginda tutulmustur. Detektorler, iyon radyasyonunu
emdiginde, algilanacak bir degisim gosterebilmelidir. Ayrica oldukca fazla miktarda
saginan gama 1smlarimi durdurabilecek, yeterli yogunlukta ve yiiksek atom
numarasina sahip olmalidir. Kaynaktan yalnizca gama 1sinlar1 sagilmadigindan diger

1sinlart ayirt edebilecek 6zellige sahip olmalidir. Enerji miktarina gére darbe hacmi
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tiretebilme 6zelligi olmali, yani enerji miktarin1 ve yerini tespit edebilmek igin

detektor oransal olmalidir.

Gaz detektorleri yogunluklar: biiyiik olmadigindan pratik degildir. Stvi detektorler de
donme sirasinda sivi birikmesine neden olacagindan tercih edilmemektedir. Iyi
detektorlerin bir diger 6zelligi de birim zamanda oldukc¢a fazla gama 111
algilayabilmelidir. 100.000 sayim/saniye veya 2us 6lii zamani olan bir detektor
(10x10 cm bir alan iizerindeki) 1 cm”'sinde 1000 sayim/sn yapacaktir. Elde edilen
bilginin dogrulugu Poisson istatistigi ile yapilmaktadir[26].

Tablo 2.3. Kursun kolimatorler kullanarak goriintiileme yontemleri

Kolimator tiirii Kullanmim sekli

Hareketli prop Diiz ¢izgisel tarama

Coklu kristal dizisi Oto floroskop, “fly-eye” kamera
Iki hareketli prop Cift kafali diiz dogrusal tarayici
Genis tek kristal sistem Anger kamerasi

Iki goriintii elde edebilmek icin karsilikli iki kristalli Anger mantikl1 yapi

Anger mantiklit SPECT igin genis ¢oklu kristal sistemi

1 cm” de birim saniyede alman verilerde 1 standart sapma seviyesinde olusan hata
+% 3'tiir. Eger 1 cm® den daha iyi bir ¢oziniirliik elde etmek isteniyorsa hassasiyet
daha da kotii olacaktir. Bu nedenle ne kadar ¢ok detektdr olursa, o kadar ¢ok
hassasiyet olacaktir. Tablo 2.3'de en az duyarli geometriden en ¢ok duyarh

geometriye dogru siralanmis liste gosterilmistir.
2.2. Foton Radyasyonunun Taramasi

Algilanan gama 1sinlar1 detektordeki atomlar1 iyonize ederler. Iyonlar gazli veya yar
iletken sistemlerde oldugu gibi ya direkt olarak veya Once iyonlar 1s18a, 1siktan
elektronlara (foto carpici tiiplerde oldugu gibi) doniistiiriilerek algilanirlar. Her iki
durumda da foton emildiginde, bir darbe meydana getirebilecek gerilim olusturur.
Gama 1smlarmin yayilmast Poisson istatistigine goredir. Her bir birim zamanda

cekirdegin ciirlimesi digerlerinden bagimsiz ve esit olasilia sahiptir. Gama 1511
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tiretimindeki belirsizlik, iiretilen gama 1sinlar1 miktarinin karekdkiiniin tersinin biraz

uzerindedir.

Tablo 2.4. Detektdr maddeleri ve hacimsel yapilari, zayiflaticinin atom sayisi,enerji ¢oziiniirlik

kapasitesi bakimindan incelenmesi

Detektor maddeleri hacimsel yapilart | Zayiflatictnin | enerji ¢oziiniirliigii
atom sayist
PMT bagl;
Nal (TI) caprazlama 50 cm ye |63 5-10%
kadar
SIIrsiz 6 Goriitiilemede gama 11nlari
Plastik skintilatorler igin yalniz Kompton
emilmesi kullanilir
CslI (TI) <3cmx3cm 53,55 Nal (TT)’den daha kotii
BiGermanit <3cmx3cm 83 Nal (TI)’den daha kétii
Yariiletkenler:Sivi
nitrojen islemi ve
saklanmasi
GeLi <3cmx3cm 32 <%l
SiLi <3 cmx 3 cm 14 <%l

Bu nedenle ne kadar ¢ok gama 1smm1 olursa o kadar az belirsizlik olacaktir. Bu
nedenle birim ylizeyden alinan veri sayisi artinca goriintii kalitesi de artacaktir.
Ayrica detektoriin de bunlari aninda ¢ozmesi gerekir. Detektdrlerin - enerji
¢Oziiniirliigli Tablo 2.4°de verilmistir. Biitiin durumlarda kirilima ugrayan veya
zayiflamaya ugrayan fotonlarin algilanmasi problemi vardir ve bu da ¢oziniirliigii

etkilemektedir.

Diizlemsel tek bir kamera kullanilarak yapilan taramalarda yalnizca 2r'lik bir ytlizeyi
tarayacak ve tek bir kamera oldugu i¢in ancak o an kameraya dogru gelen 1sinlar
algilayacaktir. Bu da ¢ozlniirliigii azaltacaktir. Genel olarak 2 mm ¢oziiniirliikten
daha kii¢lik ¢6ziiniirliik degerinin yakalanmasi gerekir. Tabii ki sistemler gelistikce

daha iyi ¢oziiniirliik degeri yakalanabilecektir.
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Tablo 2.5. Anger kamera kullanarak elde edilen sayim sayisi

Sayim/dak sayim/saniye
Aktivite 0,001

mCi/cm’ 3.7x 107

Sayim/sn 222x10°

Sayim/dak L11x 10° 1.85x 10’
3 cm kalinliginda ve 0,12 /cm ile
zayiflatilmig 7.44 x 10° 1.29x 10’
0,0006 verimli, X kamera 4.64x 10° 7744
Karacigere iyi intikal 0,005
mCi/gr (5mCi/1000gr) 2.32x10° 3.8x 10"
Tc-99m’in troid’e intikali 0,001
mCi/gr (2mCi/37gr)*%?2 46x10° 7.7x 10°

Aygitin uzaysal ¢oziiniirliigii, detektoriin duyarlhilifina, ¢éziinme zamanina ve anlik
¢oziinme degerine baghdir. Kizartt (Blush) olusturmaktan daha ziyade goriintii
olusturmak i¢in kolimasyona ihtiyag duyulur ve bu da niikleer tibbi goriintiilerin
olusturulmasinda Poisson istatistigini en dnemli belirleyici yapar. Tablo 2.5, Nal (TI)
tabanli Anger kamerasinin hesaplarin1  gdstermektedir. Detektoriin - verimliligi
%0,06d1ir. Boylece her bir saniyedeki sayim miktar1 yiiksek degildir ve detektoriin
ani ¢oziinlirlik kapasitesi i¢indedir. Problem olan %0,06 olan verimliliktir.
Verimliligin diisiik olmas1 kristal kalinligina ve kursun kolimasyona baghdir. Bu iki

faktordeki gelismeler verimliligi arttiracaktir.

2.3. PET Detektorler

Fotonlarin verimli sekilde taranmasi i¢in bir kristal kombinasyonuna ihtiyag
vardir. Bu kristal, fotonlar1 goriilebilir foton 1s181na doniistiiriir. Ayrica bir de foto
carpiciya ihtiyag¢ vardir. Bu carpici, foto katot’a ¢arpan foton sayisi ile orantili olarak

bir elektrik akim sinyali iiretir.
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Sekil 2.5. Pozitron Emisyon Tomografinin temel yapisi. Positronlar, metabolik olarak aktif,
isaretlenmis molekdiller, elektronlarla carpisinca yok olmaya girmesi ile bir ¢ift yiiksek
enerjili foton olusumunu saglar. Fotonlar hemen hemen birbirine zit yonlerde hareket
ederler ve bdylece kaynaklarmin yerini tam olarak isaret ederler. Isaretlenmis molekiiliin

biyolojik aktivitesi bir ¢ok fizyolojik fonksiyonu tanimada ve tan1 koymada kullanilabilir.

Goriintiileme  sisteminin  hassasiyeti detektor verimliliginin karesi ile dogru
orantilidir. Bundan dolay1 detektorlerin verimliligi 6nem arz eder. Bundan dolay1
detektorler hemen hemen %100 verimli olmahdirlar. Plastik skintilatorler (151k
yayici) veya gaz doldurulmus kablo ¢emberler gibi tipik verimliligi % 20 veya daha
az olan detektor sistemleriyle olusturulan goriintiilerde rastlantisal verimlilik % 4
veya daha az olur. Bir ¢ok modern PET kameralar 15'le 47 arasinda ¢ok katmanlidir

veya transaksiyel (yatay) katmanlardan olusur.

Skintilator Kursun yalitict

[N EITETTT. TLTTY

Capraz diizlem “Tungusten septa

Sekil 2.6. Cok katmanli tarayici. Birgok modern PET kameralar 15 ile 47 arasinda degisen ¢ok
katmanli veya transaxsiyel katmanhdir. Kursun kilif tomografik halkada hastadan gelen
aktivitelerin yanlis sayilmamasi i¢indir. Tungusten septa ise 511 keV fotonlarin bir veya
ikisinin de Compton sag¢inimina ugrayanlarini reddetmesi i¢indir. Bu tasarimin duyarliligi

capraz diizlemlerden veri toplanarak iyilestirilir.
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Skintilatdr kristal

“P =10 mm
BGO veya Mal(Tl — # 1330
= 3l mm

-
30 mm

\ Foto¢arpic Tip(PMT)
10 mm boyutunda

BLOK TASARIMI

&N girinig

@] (=)

8 sikirdilator kristal
zerinde 5 PMT

ANGER MANTIGI iLE BLOK TASARIMI

4 adet Tinch kare
fotogarpic tip

\ | B olan 64 kristal biok

Her hiri Gmm kare
o

Sekil 2.7. Skintilatér ve 1sin tiiplerinin yapist . Tekil eslestirmeli (“individually coupled”) tasarim
yiiksek ¢oziiniirliige sahiptir , ayrica tasarim paralel oldugu (biitiin fotocarpicr tiipler ve
skintilator kristalleri bagimsiz.calisirlar) igin veri iletisim hizi olduk¢a yiiksektir. Blok
detektorler ise birkac foto garpict tiipli bir skintilator kristal grubu ile eslestirilir. Isinin
nereye garptigin1 tahmin igin bir kodlama semasi kullanilir. Iki katmanli blokta bes foto

carpici tilip sekiz skintilator kristaliyle eslestirilmistir.

Kursun yalitim ile fotonlarin birden fazla sayilmasi Onlenir. Ayrica tungsten septa
hasta viicudunda olusan Compton kirilmalarint olusturan bazi fotonlarin
alinmamasimi saglar. Bu tasarimin hassasiyeti bir ¢ok diizlemden veri alinarak
artirilabilir. Bireysel kuplajli tasarimin ¢oziliniirliigii ¢ok yiiksektir. Ayrica biitiin 151k
sayicilar (skintilatorler) ve foto c¢arpict kristaller bir birinden bagimsiz

calistiklarindan veri oldukga fazla olarak alinabilir. Bu tasarimin dezavantajlari, bir
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cok pahali foto carpiciya ihtiya¢ duymasi, ayrica dairesel foto carpici tiipleri;
dikdortgensel (kartezyen) sekildeki skintilasyon kristallerine baglama, olarak

sOylenebilir.

Faktor Sekli FWHM(full width half maximum)

&
L - '_q.l--ﬂ B
detektdr kriztal genigligi ?

— =

Anger manti

A
AN
A

d/2

0 ( bireysel kuplajda)

2,2mm (Anger mantig1)

Ampirik olarak alinmigtir.

1,3 mm (kafatas1)
2,1 mm (kalp)

Fotonun dodrusal olmeyig)

e

Pozitron menzili

0,5 mm ("°F)
4,5 mm (**Rb)

Sekil 2.8. PET tomografinin ¢oziiniirligiinii etkileyen faktorler.

Skintilatorleri hasta ¢evresine yerlestirebilmenin modern yolu, blok detektor
tasarimidir. Bu tasarimda, bir ¢ok foto carpici tiip, bir skintilator bankasi ile
eslestirilir ve kodlama y&ntemi ile hangi skintilatoriin etkin oldugu tespit edilir. Iki
katmanli blokta 5 foto carpici, 8 Skintilator lizerine monte edilmistir. Her zaman dis
4 foto ¢arpict tlipten birisi ateslerse 511 keV'luk foton iki kristalden birine
carpacaktir ve merkezdeki foto carpict tiip yardimi ile hangi tiipe ¢arptig
belirlenebilir. Blok detektor tasarimi ¢ok katmanli kameralar icin fazla pahali
olmayan ve pratik olandir. Kod ¢oziicli hatalari, uzaysal ¢oziiniirliigii azaltir. Bu

nedenle bir ¢ok blok kodlama yontemi, analog kodlama yontemini kullanir.




19

Coziiniirlik(mm)

A
20 —
16
12 ]
8 |
4

i i i L)
1970 1980 1990 2000

Sekil 2.9. Coziiniirliigiin evrimi. Son on yilda PET ¢oziniirliigi 9mm’den 2 mm’ye dogru
iyilestirilmistir. Bu iyilesim grafikle gosterilmistir. Yapay orneklemede goziiktiigii gibi
daha oOnce gorintilenemeyen sicak benekler, ¢oziiniirlik iyilestirmesiyle

goriintiilenebilmistir.
2.3.1 Coziiniirliigii etkileyen fiziksel faktorler

PET’in uzaysal ¢oziiniirligiinii etkileyen faktorler sekil 2.8’de verilmistir. Detektor
hacmi, sistemin geometrik ¢ozlniirliigiini belirleyen 6nemli faktordiir. Blok tasarim

kullanildiginda, BGO detektorlerinde geometrik ¢oziiniirliik zayiflamasi 2,2 mm’dir.

Zayiflama muhtemelen BGO’nun sinirli diisiik ¢ikisi ve her bir fototiipe diisen kristal
sayisinin oranidir. Bazi ylizeysel kinetik enerji hareketinden dolay1 (Fermi hareketi)
yok olma siirecine giren fotonlarin agisi 180°°den farkli sapabilir. Detektor
halkasimin ¢ap1 arttiginda, bu sapma, ¢ozilintirligii artan oranda etkiler. Pozitronun
cekirdekten ayrilip, yok olma siirecine girmeden Once hareket etmesi (gezinmesi)
uzaysal c¢oziinilirliiglin bozulmasmma yol acar. Bu mesafe c¢ekirdegin 6zelligine
baglidir. Ornegin; '®F Florin izotopunun (Bir ¢ok PET uygulamasinda kullanilir)
gezinmesi diger izotoplara gore oldukc¢a kisadir. Bu verilerin 1s1¢inda, PET-600

tomograf i¢in 2 mm detektdr ¢Oziinirligi ve 2,6 mm olusturulan goriintii
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¢Oziinilirliigli degerini tahmin edebiliriz. Fakat bir ¢ok ticari tomograf cihazlar1 blok

detektor tasarimini kullanmakta ve ¢oziiniirliigii 5 mm {izerindedir.

tedfietzel projeksiyvon
e

Pozitran
kaynad

|

|
| &

J

S

4
radyal prajeksiyun//l

Sekil 2.10. Merkez dis1 olaylarda ¢oziiniirliik astigmati. Anhilasyon isinlart kristallere farkli
derinliklerde etkilerler, bundan dolay1 ¢oziiniirliik biitiin yonlerde, 6zellikle goriintii
kenarlarinda, ayni degildir. Yeni nesil PET cihazlarinda bu tip astigmatizm dikkate

alinmaktadir.

Coziinirliik gelisimi tomografinin en Onemli noktasidir. Nesne kenarlarindaki
¢Oziiniirliik iki nedenden diisiiktlir. Birinci neden merkezde olmayan yok olma farkli
yollar1 kat etmelerini gerektirir. Bu ¢oziliniirliik kaplama fonksiyonunun transaksiyel
diizlemin yar1 c¢apt boyunca uzatilmasina neden olur. Coziiniirliik kaybi, kristal
yogunlugu ve tomografi cihazinin halka ¢apina baghidir. 60 cm ¢aph bir cihazda
¢Oziiniirliik, eksenden 10 cm’ye kadar iki kat1 kadar bozulabilir.

Rastlantisal devresi, rastlantisal olaylar1 10 ns’den 20 ns’ye kadar bir ¢oziiniirliikle
belirleyebilmelidir. Zamanlama kosulu, detektdr halkalarinin bir taraftan diger tarafa
ucus siiresi olan 4 ns’dir ve kristal-kristal ¢6ziinme zamani tipik olarak 3 ns’dir. En
onemli gereksinim oldukca fazla olan kortlardaki rastlantisal olaylar1 tespit etmektir
(Septa kullanarak 24 katmanli kamera i¢in 1,5 milyondan fazla, Septasiz 18

milyondan fazla).

Her bir kort (kristal-kristal) kombinasyonu i¢in rastlantisal devre olusturmak pratik
degildir. Cihaz fireticileri bu problemi paralel organizasyon ile ¢ozmektedirler.

Yiiksek frekansli saat darbesi (tipik olarak 4-200 MHz) erisen fotonlarin erigim



21

zamaninin tespiti i¢in kullanilir. Ayn1 zamanda rastlantisal olaylarin tespiti i¢in dijital

rastlantisal iglemci zaman tespitlerinden yararlanarak kisa siirede yapilabilir.

Maksimum olay sayis1 Ozellikle septasiz sistemlerde Onemlidir. Tek kristal
detektorlerde maksimum oran, fliioresan skintilator (kivilcim yayici)’larin émrii (her
bir olay i¢in tipik olarak 1 psn) ile sinirlidir. Skintilator kristallerin geride kalanlari
varsa olay orani artabilir (kristal sayist x 1 usn). kristalleri beraberce birlestirme,
maksimum olay sayisi oranini diigiiriir. Clinkii fliioresan émrii tiim blok i¢in gegerli

olur.

Rastlantisal Olaylar:

Eger iki yok olma olay1 cihazin ¢oziiniirlik zamani i¢inde olursa (yani 10 ns),
rastlantisal olaylar tomografi aktivitesine hatali veri eklenmesine neden olur ve
yiiksek olay oranlarinda 6nem arz eder. Bu hata, kord’dan korda bazinda
diizeltilebilir. Rastlantisal olmayan olay oranlar1 her bir kristal ¢ift i¢in Olgtliir.

Olgiilme islemi, rastlantisal zaman penceresinin 6tesindeki olaylar1 gézlemleyerek

yapilir. Bir kristal giftine denk olan bir R;; kordu, rastlantisal oran:

Rij =rhiXnXx 2t Rij = Rj' (23)

I, 1; kristal 1 ve j’nin olay orani, v rastlantisal pencere genisgligidir. Nesnelerin

aktivite orani artarsa, her bir detektérdeki olay orani artar.

Hassasiyet:

Tomografi cihazinin hassasiyeti, cihazin rastlantisal (coincident: ayni anda zit
detektorlere gelen foton) olaylar1 ne kadar verimlilikle algiladigina baglidir. Bu 20
cm ¢apindaki radyo cekirdek konsantrasyonu bilinen i¢i su dolu bir silindirin goriintii
alanina (FOV) yerlestirilerek 6l¢iiliir. Bu silindir Fontom olarak anilir. Bu silindir
Fontom cihaza yerlestirilir ve rastlantisal olay orami OSlgiiliir. Yiiksek hassasiyet
onemlidir, ¢linkii emisyon goriintiillemede her bir olay tek tek kaydedilmektedir ve

olay sayis1 CT tomografiden 1000 kat daha fazladir. 511 keV fotonlar i¢in bir ¢cok
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cthazin verimliligi %90’1n iizerindedir. Boylece hassasiyet ¢ogunlukla geometrik

faktorlere baghdir. Cihazin goérdiigli kati a¢1 sdyle hesaplanir;

s A’ *3;7"104 (olay / s) / (mCi/ cc) (2.4)
4mr
r : Cihazin yar1 ¢api(cm)
A : Objedeki noktadan detektér materyalinin goriinen alani; 2mr*(eksenel
bosluk)(cm?)
€ : Skintilator verimliligi
Y : Zayiflama faktorii

Tek bir katman igin, 2 cm eksenel kristali olan 90 cm ¢apli bir cihazin hassasiyeti
15000 olay/s (uCi/ml). (1 cm kalinligr ve 20 cm c¢apt olan aktif disk igin). Tek
katmanli 20 cm ¢apli septali veya septasiz bir cihaz i¢inde hassasiyet aynidir. Septa,
farkl1 katmanlardan gelen fotonlarin detektorlere gelmesini saglar. Modern, ¢ok
katmanli cihazlar bitisik yiizeylerden gelen fotonlarin da algilanmasinmi saglayacak
sekilde septal1 olarak tasarlanmaktadir. Bu, hassasiyeti arttirir. Bu artig ayn1 zamanda
kirilmay1 da arttirir. Bu ise istenmeyen bir durumdur. Hassasiyette iyilesme 7 kat
gliriiltii iyilestirmesinden sonra ise 4 kattir. Giiriiltiiye es deger hassasiyet Sng

sOyledir;

2
[gergek olaylarj
S = . (2.5)
ger¢cek x saginim x random

PET’in Istatistiksel Ozelligi:

Pozitron-emisyon izotopunu, kantitatif olarak uzaysal dagilimin1 haritalarken
karaltidan kagcinmak i¢in yeterli uzaysal ¢Oziiniirligli saglayabilmek gerekir. Buna
ilave olarak yeterli miktarda veri olmasi gerekir. Boylece tracer konsantrasyonunu
rahatca belirleyebiliriz. Elde edilebilir veri, biyomedikal birikime, goriintiileme

sisteminin hassasiyetine ve enjekte edilen radyoaktivitenin miktarina baglidir. Geri
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olusturmadan dolay1 hatanin yayilmasi, hata miktarinin artmasina neden olur. Bu

artis emisyon geri olusumu (PET, SPECT) ig¢in;

%
1.2. lOO(toplam olay sayisij

% belirsizlik = (2.6)

b
(toplam olay sayisi ]

Diizglin dagilim i¢in yiiksek c¢oziiniirliiklii sistemde gerekli olay sayisi ile diisiik
coziintirliiklii sistemde gerekli olay sayisinin orani, iki sistemdeki efektif ¢oziiniirlilk
elemanlarinin oraninin 3/2’nci kuvveti ile dogru orantilidir. Denklem 2.5 ve 2.6. da,
goriintiideki toplam piksel sayis1 kullanilmamalidir. Buradaki piksel sayis1 efektif
¢Oziiniirliik saglayan hiicre sayisidir. Efektif ¢oziiniirliikk hiicre sayist sdyle bulunur.
Her bir elemanin i¢indeki aktivite miktarina gore ¢oziintirlik elemanlar1 agirlik
kazanir. Bu c¢oziiniirliik elemanlarmin kapladigi toplam eleman sayis1 efektif
¢oziiniirliik hiicre sayisidir. Aktivitenin birkag ¢oziiniirliik hiicresinde (Or: 100 olay
hiicre ) oldugunu diisiinelim ve geri kalan 10.000 hiicrenin her birine bir olay diigsiin
bu durumda efektif ¢oziiniirliige sahip hiicre sayist 100°den azdir. Bu durum igin

yukaridaki denklemi modifiye etmek gerekir.

% belirsizlik =

%
1200(gdziiniirliik hiicre sayisij
(2.7)

%
[hedeﬁeki herbir ¢oziiniirliik hiicre sayisina diisen olay sayisij

Iyi ¢oziiniirliik, algilanan olay sayismi ¢ok fazla artirmadan, verimli sonuglar
alinmasin1 saglar. Bir objeyi algilamada ihtiya¢c duyulan olay sayisi kontrastin

karesinin tersiyle orantilidir.

Olay sayis1 = (2.8)

Kontrast*
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Toplam sayim %S5 RMS

A %10 RMS

* %20 RMS
%40 RMS

I T T P>  Olay sayisi

Sekil 2.11. Logaritmik olarak(Logl0) statistiksel gereksinim(y-ekseni) ve uzaysal ¢oziiniirliik(x-
ekseni). Goriintii i¢in algilanan olay sayisi ile ¢oziiniirliik eleman sayilari arasindaki iligki
degisik dogruluk seviyelerinde grafiksel olarak gosterilmistir. Bu iligki sabit kalinliktaki

yiizeyler i¢indir.

2.3.2 Degisik detektor konfigiirasyonlari

Klinik niikleer tipta daha ¢ok Nal (TT) kristalleri kullanilmaktadir. Arastirma gruplari
tarafindan diger maddeler de kullanilmaktadir. Fakat bunlarin yapist oldukca
karmagiktir. {1k yiizey goriintiileme cihazi hareketli bir proba sahip ve diiz ¢izgili
tarayict olarak bilinir. Prob onceleri Nal (TI), sonralar1 yari iletken malzemeden
yapilmis detektore sahiptir. Detektor uygun kalinlikta ve uygun delik hacmine sahip
(genelde 2 in¢ kursun veya daha fazla) kolimatdrlerle donatilmistir. Kolimatorlerin
septa boyutlar1 goriintiilenecek organin hacmine ve derinligine uygun olarak segilir.
Kolimatorlii detektor hasta etrafinda sabit hizla ¢evrilir. Detektorden gelen darbeler
gorliniir 1518a ya (ince tabaka iizerine sanal isaretlerle) isaretlenir veya bir film
lizerine diisiiriiliir. Bu detektor her bir zamanda yalnizca bir spot goriir. Bu nedenle
ancak, aktivitedeki kiiciik degisimler kaydedilebilir. Bu cihazla kiigiik organlar, troid
bezleri gibi, iyi bir sekilde goriintiilenebilir. Bu cihazin yeni versiyonlari ile kemik

goriintiilemesi de yapilabilmektedir.
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! alektronik
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Sekil 2.12. Anger kamera detektor tasarimi. Resimde kameranin kafa kesiti goziikmektedir. Asagiya

dogru duran nesneler aktif kisimlardir.

Detektor boyutlarini biiyiitmek i¢in birden fazla prob kullanilabilir. Hastanin iki zit
tarafin1 ayn1 anda goriintiileyen cift problu cihazlar da bunlardandir. Daha biiyiik
goriintli  alan1  olusturabilmek ic¢in c¢oklu kristaller, oto floroskop kristaller,
dikdortgensel sekilde dizilmistir. Her birinin bir foto c¢arpici tiipi olunca, oldukca
cok PMT' ye ihtiyag olmus bodylece 1sik tiipleri ile tasarlanmistir. Birincisi satiri
ikincisi de siitunu gosterecek sekilde her bir kristal PMT ile tiipe baglanmistir.
Kristaller kirilmig fotonlarin bir kristalden digerini etkilememesi i¢in kursun
septalarla ayrilmistir. Cok sayidaki PMT ve kristalden dolay1 cihaz oldukg¢a hizlidir.
Fakat kristal boyutlarindan dolay1 ¢oziiniirlik kabadir. Coziiniirligl arttirmak igin
kolimatdrler baski altinda kalir (jiterlenir) bdylece kristaller daha genis bir alani
gorebilirler. Biiylik Nal (TI) kristaller tiretildikten sonra kullanimi da gesitlenmistir.
Bunlardan biri de Anger kameralanidir (Sekil 2.12)[1]. Bu kameralar biiylik bir
kristalle viicudun belirli bir bdlgesini taramak icin biiyiik ¢apta bir kristal kullanir.
Kiristallerin gerisindeki foto ¢arpicilar, ¢arpan fotonun yerini belirleyebilecek sekilde
baglanmislardir (Sekil 2.13). Bir foton kristali ¢arptiginda, bu birkag PMT tarafindan
algilanir. Fotonun pozisyonu her bir tiipten elde edilen sinyalin, genligi
karsilagtirilarak ve enerji miktar1 bu sinyallerin toplanmasi ile elde edilir. (Z darbesi).

Eger Z darbesi diskriminatdrden gecerse sinyal kaydediciye veya A/D
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dontistiiriiciiye oradan da bilgisayara aktarilir. Anger kamera niikleer tipta en ¢ok

kullanilan kamera tipidir.
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Sekil 2.13. Anger kamerada bir dizin PMT’lerin X ve Y ¢ikislarina baglantilarinin gosterilmesi

TC 99m kullanilarak 140 keV radyasyon i¢in optimize edilmislerdir, fakat

kolimatorleri, yiiksek ve alcak enerji seviyelerine, ayrica yiliksek ve disiik

hassasiyete ayarlanabilir. Onceki sistemler dairesel yapiya sahipken yeni sistemler

kare veya dikdortgen yapiya sahiptir.

2.3.3 Tarama icin yardimci ekipmanlar

Niikleer tipta kullanilan detektorler 6n yliikselticilere, yiikselticilere ve darbe

sekillendiricilere, algilanan fotonun enerji durumunu bir sinyal seklinde iiretebilmek

icin baglanirlar. Sekil 2.14°de bu sematik yap1 gosterilmistir. Enerji diskriminatorii

referans radyoniikleide gore belirlenen bir diisiik ve yiiksek pencere limiti vardir. Bu

pencere araligindaki enerjiye sahip fotonlarin olusturdugu gerilimler alinir, digerleri

alinmazlar.
e | |
Detektor | »| Onyikseltici | »| Yikseltici | of Genlik Lyl eririci N
Analizor

?

Bilgi
sayar

Sekil 2.14. Genel detektor sisteminin sematik gosterimi. Nal(TT)-PMT detektor sistemlerinde yiiksek

voltajli gii¢c kaynagina ihtiyag¢ vardir.
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Foton ¢arpic tiipler, kuartz pencereli ve foton algiladiginda elektron saliveren bir
yapiya sahiptir (Sekil 2.15). Saliverilen elektron sayisi, iizerine diisen 151k miktari ile
dogru orantilidir. Elektronlar 6zel bir boslukta foton carptiginda ilk dynoda gidecek
sekilde yataklanmistir. Dynodlar elektron carptiginda, elektron saliverecek sekilde
tasarlanmistir. Daynotlarda, bir daynottan, elektronu, bir sonraki daynoda

cekebilecek gerilim vardir.

Yiizey kaplamasi yalnizca elektron salivermez, ayni zamanda bir ¢arpicidir da, 10 ile
12 dynodun seri baglanmasi ile yaklasik 10°'1ik bir carpma katsayisi olusur. Bdylece
birkac elektronla 102 Amperlik bir akim olusturulmus olur. Bir dynottan digerine
gerilim diisiimii olmazsa elektron gecisi olmamis ve sayimda yapilmamis demektir.
Gortintlilenen objenin radyoaktivite dagilimini dogru tespit edebilmek i¢in sistemin

ilk degerleri dogru secilmelidir ve araliklarla test edilmelidir.

— Cikiag gerilim darbesi
Anot L

wry
x\\t —

T

P
SN
L

Daynot zingiri

Elektron ¢arpimi

Fotokatot *,r Elektron emisyonu
"'-._‘__‘ ”_.___.____.-

-‘
Gama 1z enerjisinin emilmesi
ve Skintilasyon 1gigmm emisyonu

Sekil 2.15. Foto carpict tiipiin (PMT) sematik gosterimi. Her bir dynot ve anot tiip soketinde farkli

Ismn
yvonlendirici

Skintilasyon
Kristali

yerlere baglanir. Tiipiin i¢i bostur. Dynotlar, elektron c¢ogaltimi icin oksitli kaplamali

yapilirlar ve bakirdandir.
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2.4. Tek Foton Emisyonlu Bilgisayarh (SPECT) Tomografi

SPECT tomografi beyindeki kan akigina direkt olarak bakan ve beyin aktivitesine
(metabolizmasina) dolayli olarak bakan gelismis bir niikleer tip ¢aligmasidir. Bu
calismada radyoaktif izotop (oldukga fazla uyar1 1s1klarina benzeyen) beyin hiicreleri
tarafindan alina bilinen bir maddeye ilistirilmistir. Bu karisimin kiiciik miktar1
hastanin damarina enjekte edilir. Bu karisim kan akisiyla biitiin viicuda yayilir ve
beyindeki belirli alicilar bu karigimi alirlar. Daha sonra hasta bir sedyeye yatirilir ve
14-16 dakika gama kamerasi hastanin kafasinin etrafinda yavasga ¢evrilir. Kamera
radyo izotopun nereye gidecegini algilayacak kristallere sahiptir. Kamera bilgileri bir
sliper bilgisayara aktarilir. Ve siiper bilgisayarda bu verileri goriintiiye doniistiiriir.
Yeterli miktarda beyinden veri alinmasiyla beyindeki kan akisi veya metabolizma
haritas1 olusturulur. Bu haritalarla doktorlar belirli seviyedeki beyin aktivitesine gore
hastada psikolojik veya norolojik hastalik olup olmadigi teshisini koyar. Kararl
olmayan atomlar gama 1s1m1 yaydiklarindan ve bu 1sinda 151k olarak bulunduklar
yerde ¢iiriidiiglinden SPECT caligmalarinda radyoaktif karisimli maddeler kullanilir.
Bunlara Radyofarmasétikler (Radiopharmaceutial) denir. Duragan olmayan atom her
zaman kararli olmaya ¢alisir. Bunun igin stirekli degisime girer ve rediiksiyona ugrar.
Tabi duragan hale varincaya dek ciirlimenin her bir adiminda gama 111 yayar. Bilim
adamlart bu g¢iirtimeleri bir film veya 06zel kristallerle algilar ve beynin her bir
bolgesinden gelen bu isimimlarin yogunlugunu kaydeder. Bu duragan olmayan
atomlar iz birakicidirlar. Bunlar, en aktif ve en ¢ok kan akisi olan hiicrelerde iz

birakirlar[2].

2.4.1. SPECT goriintiilleme yontemi

SPECT in goriintii olusturma islemi basit olarak sekil 2.16°da gosterilmistir. Hasta
tarafindan alinan radyofarmasdtiklerden yayilan gama i1sinlart tek veya c¢oklu
kolimatorlii radyasyon detektorleri tarafindan algilanir. Sacilan 1siklar viicut
dokularindan gegerken bazi degisime ugrar. Fotoelektrik etki, 1sinlarin biitiin
enerjisini emer ve hasta viicudundan ayrilmasini engeller. Diger bir ana etkilesim de
Compton etkisidir. Bu etkilesimde 1sin, enerjisinin bir miktarin1 bos elektronlara

verir. Orijinal 151n azalmis enerjisi ile kirilir, yani farkli bir yone dogru hareket eder.
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Viicuttan sacilan 1sinlar kirimima ugramamis ve ugrayanlarin hepsini de
kapsamamaktadir. SPECT 'te kullanilan radyoniikleidler TC-99m, 140 keV ve TI 201
~ 70 keV enerjiye sahiptirler ve cift 151n iiretme olasilig1 sifirdir. Piyasada kullanilan
SPECT sistemlerinin ¢ogunun radyasyon detektorii Nal(TI) kivilcim, titresim
(Skintilasyon) detektdrlerdir. Niikleer tipta en 6nemli geligsme titresim kameralarinin
(Anger kameralar1) bulunmasidir. Bu kameralar Nal(TI) kristallerinden ve tipik
olarak 40 cm capa sahip olarak iiretilmektedir. Foto ¢arpici tiipler (PMT) titresim
kristallerinin hemen arkasina yerlestirilmistir. PMT ye gelen sinyalleri elektronik
devre isler ve titresim kristallerinin hangisine foton garptigini belirler. Ayrica titresim
kameralar1 gelen 1sinlarin kirmmima ugramayanlann ve kiiciik agiyla kirilanlar

belirleme 6zelligi olan bir elektronik devresi bulunmaktadir.

K.olimator

——MNal{T}) kristal
— PMT

Sekil 2.16. Geleneksel niikleer tip goriintiileme sistemi. Iceride dagilmis radyo aktif maddelerin
saliverdigi gama 1sinlar1 ya fotoelektrik veya kirinim olayma karigir. Kolimatdriin kabul
acisindan farkli acilarda gelen fotonlar kursun kolimatorler tarafindan emilirler.

Kolimatorlerin kabul agisinda gelen veya kolmatdrlere carpmayan fotonlar algilanirlar.

Titresim kameralar1 optik sistemlerdeki lensler gibi Nal(TI) kristallerin Oniine
yerlestirilmis bir kolimatérden olugmaktadir. En ¢ok kullanilan kolimator tipleri,
kursun septalarla ayrilmis bir ¢ok paralel deliklerden olusmaktadir[35]. Kameranin
geometrik yapisi, uzunlugu, hacmi ve kolimator aparatlarinin sekli, titresim
kristalleri tarafindan algilanan 1smin yoniinii belirler. Boylece ayni zamanda
kolimatoriin geometrik yanit fonksiyonunu belirler. Kaynak ile kolimator arasindaki
uzaklik arttikga geometrik yanit fonksiyonunun genisligi artar yani uzaysal goriintii

kalitesi bozulur. Kolimator deliklerinden gegemeyen 1sinlar kursun olan kolimator
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duvarlarinca emilir. Genel olarak, algilama verimliligi, kolimatoriin yanit
fonksiyonunun genisliginin karesi ile dogru orantilidir. Uzaysal ¢oziiniirliikle
algilama verimliligi arasindaki bu g¢eliski SPECT sistemlerinin ana O6zelligidir.
Hastaya verilecek genel radyasyon miktarinin degerleri uluslararasi standartlar
cercevesinde belirlenmistir. Ozel doz miktarini belirlemek ise goriintiileme siiresi,
kolimatorun verimliligi, algilanan 151n miktarlar1 gibi parametrelere bagimlidir. Bu
parametrelerin ¢oklugundan dolayr SPECT te uzaysal ¢oziiniirliik olduk¢a zayiftir.
Ornegin tipik bir beyin SPECT"i 500K "lik sayim/goriintii dilimine ve 8 mm civarinda
da uzaysal ¢oziiniirliige sahiptir. TI-201 kullanarak bir kardiyak SPECT inde her bir
katmanda 150K ik bir sayim/katman ve yaklasik 18 mm’lik uzaysal ¢6ziiniirliik elde
edilmistir [3].

Kullanilan Radyo-farmasoétiklerin  bio-kinetik yapisi, hastanin anatomisi, veri
toplayan cihazin yapisi, 6n islem yontemleri, goriintii olusturma yontemleri ve
uygulanan telafi yontemleri SPECT goriintiiniin kalite ve nicel dogrulugunu
etkileyen faktorlerdir. Bu faktorler tam olarak kavranilmadan SPECT tam anlamiyla

anlagilmis olamaz. Asagidaki konularda bunlar1 ayr1 ayr1 incelenecektir.

2.4.2. SPECT goriintiilerini etkileyen fiziksel ve aygitsal faktorler

SPECT te goriintii kalitesini etkileyen bir ¢ok fiziksel ve aygitsal faktdr vardir. Bu
faktorlerin karakteristigini ve etkilerini birka¢ yeniden inceleme makalelerinde
bulabiliriz[36]. Hasta viicudundan ¢ikan gama isinlar1 viicudun iginde fotoelektrik
emilmesine neden olur ve algilanan verilere katki yapmaz veya bazilar1 Compton
kirilmasina ugrayarak hem enerjilerinin bir kismini kaybederler hem de esas
gidecekleri yonden farkli bir yone yonelirler. Fotoelektrik ve Compton kirmimalari

SPECT in kalite ve nicel bakimdan dogrulugunu etkilemektedir.

Foton zayiflamasi, foto elektrik ve Compton iliskileri nedeniyle gergekte algilanmasi
gereken foton sayisindan daha az fotonun algilanmasi olayidir. Zayiflama derecesi,
dogrusal zayiflama katsayisi (zayiflama ortaminin materyal yapisina ve miktarina
bagldir) ile belirlenir. Ornegin; TC-99m'den sacilan 140 keV'luk 1sinlarin su ve

yumusak dokudaki zayiflama katsayilar1 0,15cm™ dir. Bu demektir ki 3,3 cm su
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icinden giden 140 keV'luk bir 1s1n1n enerjisi 70 keV enerjiye diisecektir. Organlarin
farkliligindan hastanin zayiflama katsayisi bolgeden golgeye gore degismektedir.
Zayiflama katsayisinin en fazla degistigi bolge gogiis bolgesidir. Akcigerler i¢in 0,05
em™ ile en diisik, yogun kemik 0,18 cm™ ile en yiiksek; 140 keV'ta zayiflama
katsayisina sahiptirler. X 15in1 tomografide zayiflama katsayilari dagilimi goriintii
olusturmanin amacidir. SPECT te ise zayiflama katsayilarinin genisligi ve hastaya

gore bu katsayilarin degisebilmesi dogru goriintii olusturmadaki en biiyiik

zorluklardandir.

Zayiflama igin telafi yapilmasi, SPECT te kaliteli ve nicel goriintiiler elde etmek i¢in
kacinilmazdir. Telafi yontemleri ile ilgili detayli agiklamalara geri olusturma
yontemleri kisminda deginilmigtir. Tam bir enerji ayirt edebilme 6zelligine sahip
radyasyon detektorleri kirinimla gelen diisiik enerjili 1sinlar1 tamamen almayabilirler.
Fakat tipik bit titresim kamerasinda 140 keV" luk bir enerjide ¢oziiniirlik %10
diizeyindedir. Bu enerji ¢oziniirliigii ile titresim detektorleri tarafindan algilanan
kirilima ugramis 1sinlarin, toplam kirilima ugramis 1sinlara orani, beyinde %20 ile
%30, Kardiyak ve viicut SPECT calismalarinda %30 ile %50 (140 kV enerjiye sahip
1sinlar i¢in) bunlara ilave olarak kirilma, Radyo-farmasétikin dagilimina, kaynak
organin hedef organa uzakligina, kullanilan enerji penceresinin ve titresim
detektorlerinin enerji ¢oziiniirligiine baglidir. Telafi yontemleri SPECT te kaliteli ve
nicel goriintiiler elde etmek icin gelistirilen diger yiizdiir. SPECT teki gelisme, yeni
Radyo-farmasoétiklerin, yeni aygitlarin, yeni geri olusturma yontemlerinin ayni
zamanda gelistirilmesine ve klinik uygulamalarinin yapilmasina baglidir. Geleneksel
niikleer tip i¢in gelistirilen ¢ogu farmasotikler, SPECT te de kullanilirlar. Bu
farmasdtiklerin  gelistirilmesi ve yontemleri bizim konumuzun G&tesinde olan

problemlerdir.

Iyot ve teknetyum ile isaretlenmis yeni farmasotikler beyin perfuzyonunda ve
kardiyak caligmalarinda kullanilmaktadir. Ayrica tanimlanmig antibiyotiklerin ve
reseptor  ajanlarmin  kullannmi  son  zamanlarda  kesfedilmistir.  Radyo-
farmasoétiklerdeki bu gelismeler (kavrayis dagilimi gelistirilmis, bio-kinetik 6zelligi
gelismis) potansiyel yeni uygulamalar1 beraberinde getirmistir. Bir sonraki konuda

aygitsal gelisim ve geri olusturma yontemlerine deginecegiz.
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2.4.3. SPECT aygitlan

SPECT le ilgili gelismeleri, kritiginin yapildig1 son yillarda yayinlanan makalelerde
bulabilirsiniz.[37]. Tipik bir SPECT sistemi bir veya daha fazla radyasyon detektor
tinitesi olan ve 6zel tasarlanarak, farkli projeksiyon acilarindan veri elde edebilirler.

Genel olarak SPECT in aygitsal yapisi {i¢ ana kategoride toplanabilir:

1) Diizenlenmis ¢ok titresimli detektorler

2) Bir veya daha fazla titresim kameralar1

3) Yukaridaki iki 6zelligi tasiyan karma sistemli detektorleri

Ozel amaglar ve 6zel klinik uygulamalari igin ayrica dzel kolimator tasarimlari

sunulmustur. Sonraki konularda bunlar incelenecektir[6].

2.4.4. Cok detektorlii SPECT sistemleri

Ik tam fonksiyonel SPECT goriintiileme sistemi Kuhl ve Edwars tarafindan
tasarlanmig ve yapilmistir [38]. X 1s1n1 tomografi yonteminden ¢ok once sekil 2.17-
a'da Mark IV beyin SPECT sistemi gosterilmistir. Bu sistemde 8 ayr1 Nal (TI)
titresim detektorleri dort dogrusal ¢izgide kare seklinde olusturulmus bir geometriye
sahiptir. Projeksiyon verileri, kare detektorii hastanin kafasi ¢evresinde dolastirilarak
elde edilmistir. Oncii olan Mark IV ten elde edilen goriintiiler uygun geri olusturma
yontemi kullanilmadan goriintiilendiginde pek etkileyici degildir. Daha sonralari
Chou ve digerleri tarafindan Gammatom I gelistirilmistir [39]. Bu tasarim konsepti
dinamik SPECT sistemlerinde [40] ve ticari ¢ok detektorlit SPECT sistemlerinde
(Tomomatik-32) kullanilmistir. Gegen yillarda sistem tasarimi ¢ok katmanli SPECT
tasarimina da (Tomomatik-896) uygulanmistir. Bu sistemde 96 titresim detektorii 8
katman halinde olusturulmustur. Sistemin bosluk hacmi degistirilerek beyin ve viicut

SPECT goriintiillemesinde kullanilabilmektedir.

Sekil 2.17.b°de Shimadzu sirketinin, Headtome II [Hirose ve digerleri 1982][41].
SPECT tomografi sisteminin yapis1 géziikmektedir. Burada titresim detektorleri sabit

olarak dairesel dairesel halkalar seklinde dizilmistir. Projeksiyon verileri ayri
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detektorlerin onlinde bulunan sallanabilen bir grup kolimatér vanalari tarafindan

saglanir.
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Sekil 2.17. Cok detektor tabanli SPECT sistemleri. (a) Mark IV sistemi, sekiz bagimsiz Nal(TI)’den
olusan dort dizinli ve kare seklindedir. (b) Headtome II dairesel detektorlerden
olugsmaktadir. Detektdrden projeksiyon verileri alabilmek igin kolimatdrleri degisik
yonlere hareket ettirebilecek kanatlar konmustur. (c) Oniki detektdrden olusan, radyal ve

egimli tarama yapabilen Cleon beyin SPECT sistemi.

1970 lerin sonlarinda gelistirilen Cleon beyin SPECT sistemi, Union Carbide sirketi
tarafindan gelistirilmistir[42]. Bu sistem iki detektérden olusur. Ve hem radyal
(aksiyel) hem de egik (tangentially) tarama yapabilmektedir. Orijinal sistemden
aliman verilerle elde edilen goriintiiler uygun olmayan ornekleme, kotii eksenel
¢oziinlirliik, sistem tasarimi ve veri iletimi stratejisini tam olarak dikkate almayan bir
geri olusturma yontemi gibi nedenlerle pek cekici olmamistir. Bu sistemin veri geri
olusturma yontemli [Moore et.el. 1984][43] daha c¢ok gelistirilmis versiyonu

Strichman sirketi tarafindan pazarlanmaktadir.

Cok detektorliic SPECT sistemlerinin avantaji, her bir goriintii katmanina diisen
goriintli ¢oziiniirliiglinlin yliksek olmasi ve hastay1 tamamen ¢evreleyen detektorlerle
yiiksek sayma kapasitesinin olmasidir. Dezavantajlar1 ise bitisik olmayan bir veya
birkag yiizeysel goriintii katmani saglamalaridir. Ayrica bu sistemler kamera tabanl
sistemlere gore daha pahali olmasidir. Cok kamerali SPECT sistemleri gelisme
gosterdiginden dolay1, ¢ok detektorlii SPECT sistemlerinin yerini almaktadir.
Bundan dolay1 detektorlii sistemler kliniklerde daha az bulunaktadir[7].
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2.4.5. Kamera tabanli SPECT sistemleri

En popiiler SPECT kameralari donen bir ray iizerine monte edilmis bir veya daha
fazla titresim kameralarindan olusmustur. Basarili tasarim ayni1 zamanda ii¢ ayr1 grup
tarafindan ayni zamanlarda gerceklestirilmistir. [Budinger ve Gullberg 1977,
Jaszczak ve digerleri 1977, Keyes ve digerleri 1977][45]. 1981°de General Elektrik
Medikal sirketi tek doner kamerali SPECT sistemini ticari alana siirmiistiir.
Giliniimiizde 10'dan fazla {iretici firma bulunmaktadir. [ADAC, Elscint, General
Elektrik, Hitachi, Picker, Siemens, Sopha, Toshiba, Trionix] ve bir dizi ticari SPECT

sistemleri pazarlamaktadirlar.

Kamera tabanli SPECT sistemlerinin avantaji her yerde bulunabilecek geleneksel
niikleer tipta kullanilan kameralar1 kullanmalaridir. Bu sistemler geleneksel
diizlemsel ve SPECT goriintiillemede kullanilir. Ayrica kamera tabanli SPECT
sistemleri, ilgi duyulan organ1 tamamen ¢evreleyen oldukga fazla bitisik transaksiyel
goriintli sagladiklarindan ti¢ boyutlu (3D) goriintili olusturulmasina olanak saglar. Bu
sistemler kameralarin donme ¢apini ayarlayarak beyin ve viicut SPECT inin

cekilmesine olanak saglar.

Dezavantaj1 ise sayma hiz kapasitesinin oldukg¢a diisiik olmasidir. Gelismis bir tipik
titresim kamerasimin Ol¢ii zamani %20 oraninda (80 K sayim/saniyede) gercek
sayimlardan az sayimm yaptirir. Birkag 6zel yiiksek hizli sistem aymi sayim orani
kaybin1 yaklagik 150 K sayim/saniyede yaparlar. Tek titresimli, kamerali SPECT
sistemlerinin her bir goriintii katmani i¢in duyarliligi, ¢ok detektorlii SPECT

sistemlerine gore oldukga diistiktiir.

Son zamanlarda gok kamerali SPECT sistemleri popiiler olmustur. Iki kamerali
[Jaszczak ve digerleri ][45] lic kamerali [Lim ve digerleri 1985][46] ve dort kamerali
sistemler, kamera sayisina gore her bir goriintii katmanin duyarliligi da artmaktadir.
Iki kamerali sistemler, kameralar karsilikli yerlestirilmis, tiim viicut taramasi ve
SPECT i¢in kullanilabilir. Kameralar bir digerine dik yerlestirilmis sistemlerde

ozellikle Kardiyak SPECT inin elde edilmesinde kullanilir. Kamera sistemlerinin



35

duyarliligi, fan , koni, astigmatik tipleri gibi i¢ biikey delikli kolimator kullanilarak

arttirilabilir.

2.4.6. Farkh SPECT sistem tasarimlari

Yukaridaki iki kategoriye de uymayan 6zel birkag SPECT sistemi vardir. Bunlar
ticari olarak da piyasada bulunan CERESPECT (daha 6nce ASPECT olarak bilinir)
[Genna ve Smith 1988][47] 6zel beyin SPECT sistemidir. Sekil 2.18-a da gosterildigi
gibi tek bir sabit halka seklinde biitiin beyni ¢evreleyebilecek bir yapiya sahiptir.
NAI (TI) kristalli detektorlerden olusmaktadir.

Kristal kameralarin arkasina, PMT ler ve kristale ¢arpan fotonun enerjisi ve yerini
tespit edecek elektronik devreler dizilmistir. Paralel delikli dilimlenmis dairesel
kolimatorler dairesel hareket ettirilerek projeksiyon verilerinin alinmasi saglanir.
Benzer sistem Larasson ve digerleri tarafindan 1991°de Isvec'te de

gergeklestirilmistir.

Bir¢ok SPECT kamera sistemleri degisik laboratuarlarda gelistirilmektedir. Bunlar
hastay1 ¢evreleyen kiiciik titresim kameralarindan olusmaktadir. Karma tasarim ¢ok
detektorli  sistemlerde, sistem tasariminda esneklik getirdiginden avantaj
saglamaktadir. Sekil 2.18-b’ deki sistem Michigan Universitesi tarafindan gelistirilen
11 detektor modiillii, hasta kafatasini1 ¢evreleyen halka seklinde bir yapiya sahiptir.
Her bir detektér modiilii 44 adet bir boyutlu ¢ubuk iizerine Nal (TI) monte edilmis

titresim(skintilator) kameralarindan olusmaktadir.
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Sekil 2.18. Sira dis1 bir SPECT sistem tasarimi. (a) tek bir sabit halkali NaI(TI) kristalden olusan
doner halkali beyin SPECT detektorii, CERESPECT . (b) yarikli doner halkali kursunlu,
11 modiillii, beyin SPECT detektorii, SPRINT.
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Projeksiyon verileri detektor karkasi iizerine monte edilmis dairesel kursun halkalar
arasindaki ince yariklar arasindan gegen fotonlardan elde edilir. Benzer bir sistem
Iowa Universitesinde [Chang ve digerleri 1990][48] tarafindan her biri 4 ¢ubuk
lizerine monte edilmis 22 detektdr modiilli bir sistem gelistirilmistir. Bu sistemde
odaklanmis doner kolimatdrlerle projeksiyon verileri alinmaktadir. Arizona Devlet
Universitesinde farkli bir SPECT sistemi gelistirilmistir. [Milster ve digerleri
1990][49] bu sistem 20 modiillii titresim kameralarindan olusmaktadir. Kameralar
hastanin kafatasin1 g¢evreleyen yarim kiire seklinde [Rowe ve digerleri 1992][50]
tasarlanmistir. Projeksiyon verileri (kamera dizinleri {izerine monte edilmis) kii¢iik

deliklerden gecen fotonlardan elde edilir.
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Sekil 2.19. Kamera tabanli SPECT sistemlerinde kullanilan kolimator tasarimlari. (a) En ¢ok
kullanilan paralel delikli kolimatorler. (b) Fan-beam kolimatorler. Bunlarda kolimator
delikleri, doniis eksenine paralel olan bir ¢izgi lizerine diigerler. (c) Kolimatdr delikleri
bir noktaya diisen, Cone-beam kolimator. (d) Kolimatér delikleri degisik odak

noktalarma diisen,degisken odakli kolimatdrler .

2.4.7. SPECT sistemleri icin 6zel kolimator tasarimlari

Geleneksel niikleer tiptaki goriintiileme gibi, kamera tabanli SPECT sistemlerinde de

genellikle paralel delikli kolimatorler kullanilir. Tarama verimliligi ile uzaysal
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¢Oziiniirliik arasinda paralel delikli kolimatorler i¢in olan ters iliski, SPECT teki en
bliyiik sinirlayic1 faktordiir. SPECT sistemini gelistirmek bu iki iliski arasindaki
bagintty1 optimize etmeye baghidir. Bu amaci yakalamak icin gelen 1sinlarin
algilanma agisin1 arttiran i¢ biikey kolimatorler gelistirilmistir. Bunlar ¢oziiniirliikten
odiin vermemektedir. Ornek olarak fan-beam (1s1n demeti) (Jazsczak 1979, Tsui ve
digerleri 1986)[51] cone-bean (konik 1s1n demeti) (Jazsczak ve digerleri 1987)[52],
astigmatik ve gecen yillardaki degisken odakli fan-beam kolimatorlerde, kolimator
delikleri doniis ekseni iizerindeki ¢izgide toplanirlar[53]. Cone-beam de tek bir
noktaya toplanir. Degisken odakli sistemlerde de degisik noktalarda toplanabilir.
Ayni1 uzaysal ¢Oziiniirliige sahip fan-beam ve cone-beam kolimatorlerin, paralel

delikli kolimatorlere gore tarama verimliligi 1.5, 2 kat daha fazladir[10].

Tarama verimliligindeki beklenen kazang ve buna karsilik goriintiideki giriiltii
disiikliigii i¢ biikey kolimatorlerin kullanilmasindaki temel nedenlerdendir. Tarama
verimliliginin artmasina karsin i¢ bilikey kolimatorlerin SPECT te kullanilmasi yeni
problemler ortaya ¢ikarmaktadir. Sekil 2.16°da goriildiigli gibi tarama verimliligini
arttirirken gérme alanini kisitlamaktadir. Bu nedenle i¢ biikey kolimatdrler beyin ve
kalp gibi kiiclik organ goriintiilemesinde kullanilabilmektedir. (Gullberg ve digerleri
1991, Tsui ve digerleri 1986)[54]. I¢ biikey kolimatdr kullanilmas: dzel veri alma
yontemlerine ve dzel goriintii olusturma ydntemlerine ihtiyag duyar. Ornegin cone-
beam tomografide tek bir dairesel yoriinge kullanilarak elde edilen veriler,
transaksiyel diizlem gorintiilerini (ki bu diizlem core-beam geometrisinin
merkezinden uzaktadir) olusturmak icin yeterli degildir. Cone-beam SPECT igin ii¢
boyutlu (3D) goriintii olusturmak i¢in dairesel yoriinge tespitine yonelik caligmalar

surmektedir.

2.5. Geri Olusturma Yontemi

SPECT ve PET konvansiyonel niikleer tip goriintiileme teknikleri ile degisik
projeksiyonlardan goriintlii olusturma yontemlerini birlestirirler. Radyofarmasotikler
ve teghizatlardan farkli olarak goriintii olugturma yontemleri PET ve SPECT 'in diger
onemli Miihendislik ve teknolojik yoniinii olustururlar. X-151m1 CT’ de standart

algoritmalardan olan goriintii olusturma yontemi kullanilarak hassas transaksiyel
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goriintiiler elde edilir. Bunun sonucu da hastanin viicudundaki organlarin zayiflama
katsayilar1 dagiliminin goriintiillenmesidir. SPECT veya PET’te ise goriinti
olusturma amacit hasta tarafindan alinan Radyo-farmasétiklerin  dagiliminm
goriintiilemektir. Fotonlarin zayiflamas1 dlgiilen projeksiyon verilerini etkiler. Eger
zayiflatma etkileri dikkate alinmadan, konvansiyonel goriintiileme yontemleri ile
goriintii olusturulursa, dogru olmayan goriintiiler olusturulur. Ayrica kirilma ve
siirli kolimator detektor cevaplama zamam goriintii olusturmada ekstra zorluklar
olustururlar. PET ve SPECT’te dogru goriintii olusturma i¢in 6zel geri olusturma
yontemlerine ihtiya¢ vardir. Kantitatif olarak dogru goriintii olugturma yontemi iki
ana parcadan olusur. Bunlardan birincisi; projeksiyonlardan goriintii olusturan
standart algoritmalar ve digeri, goriintii bozukluklarin1 kompanse eden yontemlerdir.
Genelde goriintii bozukluklarint kompanse etme geri olusturma ydntemleriyle

ayrilmaz bir biitiin olustururlar.

2.6. Kompanse Yontemleri

Tipik bir SPECT sistemi zayiflama, kirinim ve kolimator—detektér yanitlarindan
olduk¢a fazla etkilenir. Olgiilen projeksiyon verileri bu etkilerden armndirilmadan
goriintli olusturulmasi goriintii bozuklugu, kaybi, fazlaligi gibi degisik durumlarin
olugmasina neden olur. Bu etkilerin aza indirilmesi i¢in oldukc¢a fazla caligsmalar
yapilmistir. Bu calismalar sonucu goriintii kalitesinde oldukc¢a iyi gelismeler

saglanmistir. Bir sonraki konuda bu yontemlerin bazilarina kisaca deginecegiz.

2.6.1. Zayiflama telafisi

Zayiflama telafisi i¢in kullanilan yontemler iki grupta toplanabilirler. Birinci
yontemde zayiflama katsayisi biitlin viicut i¢in aynidir, diger yontemde ise viicudun
degisik bolgeleri icin farklt zayiflama katsayis1 dagilimi kullanilir. Zayiflama
katsayisinin kabulii kafatasi ve karin SPECT goriintiilerine uygulanir. Kardiyak ve
gogls goriintiilemesinde ise farkli zayiflama katsayilari kullanilir. Ciinkii gogiis
bolgesinde bulunan bir ¢ok organin zayiflama katsayilar1 farklidir. Burada zayiflamis
Radon transformunun tersinin hesaplanmasi gibi daha karmasik bir problemin

coziilmesi gerekir.
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Sabit zayiflama katsayilar1 i¢in degisik yaklasik c¢oziimler iireten yoOntemler
bulunmaktadir. Bunlar ya projeksiyon verilerini 6n islemden gecirirler yada son
islemden gegirirler. Tipik 6n islem uygulayan yontemler ters projeksiyonlardaki
verilere aritmetik veya geometrik ortalama uygulanir. Bu yontemler bagimsiz ve tek
bir kaynakli uygulamalar i¢in oldukc¢a kullanighdir. Fakat bu yontemler ¢ok karmasik
kaynak dagilimlar1 i¢in oldukca yanlis sonucglar vermektedir. Diger bir yontem
Sinogramlarin Fourier transformunu alip kullanarak sabit zayiflama telafisi

saglamaktadirlar.

Popiiler zayiflama telafisi yontemlerinden biride Chang tarafindan gelistirilendir. Bu
yontem viicudun genel dagilim haritasina gereksinim duyar. Bu bilgi her bir goriintii
noktasinin biitiin projeksiyonlardan elde edilen degerlerinin ortalama zayiflama
faktoriinii hesaplamada kullanilmaktadir. Dizilmis zayiflama faktorleri, zayiflama
faktorii dikkate alinmadan elde edilen goriintii ile carpilir ve sonugta zayiflama
telafili goriintii olugur. Daha kaliteli goriintii i¢in Gtelemeli yontemde kullanilabilir.
Chang'in yontemi diizglin dagilimli zayiflama katsayilar1 igin iyi sonuglar
vermektedir[55]. Fakat oteleme sayisi arttikga goriintiideki giiriiltiide artmaktadir. Bu
nedenle bir veya ikiden fazla 6teleme Onerilmemektedir. Bir diger sabit zayiflama
telafisi i¢in gelistirilen yontemde, i¢ biikey ortamlar i¢in ters Radon Transformunun
analitik ¢oziimiidiir. Bu telafi yontemi projeksiyon verilerinin iistsel bir fonksiyonla
carpilmasini gerektirir. Daha sonra FBP algoritmasi (filtrelemeli geri projeksiyon)
goriintii olusturmada kullanilir. Yalniz rampa fonksiyonu degeri 0 ile p/2n frekans
araliginda sifir olarak degistirilir. Burada p sabit zayiflama katsayisidir. Bu telafi
yontemi uygulamasi kolay ve iyi sonuglar verir. Fakat bu yontemde giirtiltiyi
kuvvetlendirici 6zellige sahiptir, bundan dolay:1 diizleme yapilmasi iyi bir goriintii

elde etmek i¢in kaginilmazdir.

Sabit olmayan zayiflama katsayili ters Radon Transformunun analitik yOontemle
¢Oziilmesi oldukca karmagiktir. Bunun yerine oOtelemeli yoOntemlerle sonuca
ulagilmaya  calisilmaktadir.  Uygulama, o6zellikler kalp ve akcigerlerin
goriintiilenmesinde 6nemlidir. Otelemeli yontem projeksiyon ve geri projeksiyon

islemleri i¢indeki zayiflama dagilimimi modeller. ML kriterleri ile EM algoritmasi



40

basarili bir sekilde uygulanmistir. Telafi yontemi goriintiisii olusturulacak bdlgenin
zayiflama katsayr dagilimlar1 hakkinda bilgi gereklidir. Hastadan zayiflama

dagilimini 6lgmek icin transmisyon taramasi yapilir.

2.6.2. Kirilma telafisi

Kirllmaya ugrayan fotonlar kaynak dagilimi hakkinda yanlis bilgi edinilmesine
neden olurlar. Bundan dolay1 olusturulan goriintii zithigr (kontrast) bozuklugu ve
yanlig goriintii olusturulmasimna neden olurlar. Kirilmanin telafi edilmesi goriintii
zithgr ve nesnedeki gercek kaynak dagilimimin goriintiillenmesini saglar. Bu konu
izerinde bir ¢cok arastirma yapilmistir. Yapilan ¢alismalar genel olarak iki kategoride
toplanabilirler. Birinci yontemde Olgiilen verilerdeki kirinimi tahmini olarak tespit
edebilmek igin birgok degisik yontem gelistirilmistir. Kirinim pargasi, olgiilen
verilerden veya olusturulan goriintiilerden ¢ikarilarak kirinimdan bagimsiz goriintii
elde edilir. Bu yaklasimla elde edilen telafi yontemleri giiriiltii seviyesinde artisa

neden olurlar[4].

Diger bir yontem kirmimin katkisini, empirik tliretilmis bir fonksiyon ile dlgiilen
projeksiyon verilerinin konvoliisyonunu alarak tahmin etmistir. Bir baska yontem,
kirilma olmayan projeksiyon verilerinin bir iistsel fonksiyonla konvoliisyonunu
alarak tahmin etmeye c¢alismislardir (Floyd 1985)[56]. Konvoliisyon yontemi, 2
boyutlu kirmimdan faydalanarak, 3 boyutlu kirinimalar iginde  gelistirilmistir.
(Yanch ve digerleri 1988)[57] bu konvoliisyon yontemleri kirinim yanit
fonksiyonlarmin sabit oldugunu varsaymaktadir ki bu bir varsayimdir. Diger bir
yontemle de degisik enerji pencereleri (daha c¢ok iki pencere) kullanilarak veri
igindeki kirinim parcasi tahmin edilmistir. Bu yontem, 6l¢iilen verilerden elde edilen
esas enerji pencerelerinden daha diisiik enerji pencerelerini ¢ikararak telafi
saglamaya dayanir. Jaszack ve digerleri 1985[52], Cift Foto Tepe Pencereleme
yontemi (dual peak window,DPW)'inde esas enerji penceresini kapsayan birbiriyle
cakismayan iki enerji penceresi kullanmistirlar. (King ve digerleri 1992)[ 58]. Bu
yontem olduk¢a dogru bir kirinim telafisi saglamaktadir [9].

Bir bagka yontem esas ana pencerenin sag ve soluna birer pencere yerlestirerek,

(fototepe pencerenin alt ve iist dilim enerji bolgesine birer pencere yerlestirilerek)
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merkezi penceredeki kirmimi tahmin etmeye c¢alismislaridir. (Ogawa ve digerleri

1991)[59].

Bir bagka yontem de her bir goriintii pikseline diisen enerji spektrumu kullanilarak,
kirinima katkist tahmin edilmistir. [Koral ve digerleri 1988]. Enerji agirlikli (EWA)
veri toplama yonteminde, enerji pencereleri kullanilir. Bu yontemle olusturulan
verilerde, veriler kirmim katkisini azaltmak i¢in enerjiye bagiml bir agirlik katsayisi

ile iligkilendirilmistir. (DeVito ve digerleri 1989, DeVito ve Hamill 1991)[60].

Son olarak Holo-spektral yontem (Gagnon ve digerleri 1989)[61] kirinimi ¢ok
enerjili pencerelerden elde edilen bir seri karakteristik(eigen) goriintiiden elde
etmektedir. Bir diger yontem ise kirmmim ve kolimator—detektér geometrik yanit
kayb1 ile birlestirilerek goriintiileme sisteminin toplam yanitini olusturmustur.
Toplam yanit fonksiyonu daha sonra geometrik ve kirmim telafisi i¢in olusturulan
onarim filtresinin tasariminda kullanilmistir. Baska bir yontem, tam kirinim
fonksiyonunu karakterize ederek bunu Gtelemeli yontemlerle birlestirmis ve daha iyi
bir telafi saglamaya c¢alismiglardir. (Floyd ve digerleri 1985, Frey ve Tsui 1992)[62].
Tam kirinim fonksiyonlar1 duragan ve simetrik olmayan bir sekle sahip
olduklarindan gergeklestirilmeleri olduk¢a fazla hesap gerektirmektedir. Fakat bu
dezavantajlarinin azaltilmasi i¢in ¢alisilmaktadir. (Frey ve.dig. 1993)[63].

2.6.3. Kolimator — detektor telafisi

Kolimator yiizey uzaklig1 arttifinda kolimator — detektdr yanit fonksiyonu genisler.
Bu da uzaysal ¢oziiniirliiglin azalmasina ve goriinti bozukluklarinin olugmasina
neden olur. Uzaysal olarak degisken olan detektor yanit fonksiyonlari izotropik
olmayan noktasal yanitlarin olusmasina neden olur, Maniawski ve digerleri
1991[64]. Uzaysal degiskenli kolimator—detektor yanit fonksiyonu, telafide en biiyiik

zorluk olusturur.

Ortalama ve sabit kolimator—detektér yanit fonksiyonu varsaymmu ile, kolimator—
detektdr yanit fonksiyonunun etkileri, onarma filtreleri kullanilarak kismi veya

yakinlasmali telafi edilmesi miimkiindiir. Bunlara 6rnek olarak Metz (King ve
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digerleri 1986)[65], ve Wiener (Penney et.al 1990)[66] filtreleri kolimator—detektor
yanit fonksiyonunun ortalamalarinin tersi alinarak onarim filtreleri tasarlamiglardir.
Iki boyutlu telafi islemi, bir boyutlu projeksiyon verilerine bir boyutlu onarim
filtrelerinin uygulanmas: ile yapilir. Ug boyutlu telafi islemi iki boyutlu projeksiyon
verilerine iki boyutlu onarim filtreleri uygulanarak yapilir , Tsui ve digerleri

1994[67].

Uzaysal degiskenli detektdr yanitlarinin telafisi i¢in analitik ydntemler de
gelistirilmistir. Uzaysal degiskenli filtrelemeli frekans uzaklik iligkili (FDP) telafi
yontemi, uzaysal degiskenli detektdr yanitlari i¢in gelistirilmistir, Lewit ve dig.
1989[68]. Bu yontemle SPECT 'te izotopik noktasal yanit fonksiyonu elde edilmistir,
Glick ve digerleri 1993[69]. Otelemeli yontemlerle de uzaysal degiskenli kolimator—
detektdr yanit fonksiyonlarinin telafisi yapilmistir. Bunlar projeksiyon ve geri
projeksiyon durumlarinda detektér yanit fonksiyonunu modellemislerdir. Telafi
yontemleri iki boyutlu geri olusturmalar i¢in (Formiconi ve dig. 1990[70] ve ii¢
boyutlu uygulamalar i¢in, Tsui ve digerleri 1994[67], uygulanmistir. Bu
uygulamalardan da anlasildigi gibi 6telemeli yontemler geleneksel onarim filtreleme

yontemlerine gore daha iyi ve daha dogru goriintii kalitesi yakalamistir.



BOLUM 3. GENEL DONUSUM YONTEMLERI

Bu boliimde genel doniisiim yontemlerinden olan Radon doniisiimii ve Hough
doniisiimii  incelenecektir. Bu donilisim yontemlerinin 6zellikleri detaylar ile
incelenerek, degisik ¢izgi ve sekillerin doniistimleri Matlab ortaminda elde edilmistir.
Ek-A’da degisik ¢izgi ve sekillerin Radon doniisiimleri, Ek-B’de ise degisik ¢izgi ve
sekillerin, elde edilen Hough doniisiimleri verilmistir. Oncelikle Radon doniisiimii

incelenecektir.
3.1. Radon Doniisiimii

Radon doniisiimii  genellikle sinogram olarak da bilinmektedir. Sinogramlar
tomografi cihazlarinin detektorlerinden alinan goriintiilerdir. Bu nedenle Radon
dosiimii tomografide onemli yer isgal etmektedir. Radon doniistimii iki sekilde
hesaplanmaktadir. Bunlar; egik yigma yontemi ve agisal diizlemde Radon

dontstimiidir]5].

3.1.1. Egik yigma

Radon doniistimiin sismik arastirmalarda kullanilan tiirii egik yigmadir. Bu tip Radon
doniisiim muhtemelen anlasiimasi en kolay déniisiim tiiriidiir. Iki boyutlu siirekli bir
fonksiyon fnin, doniisiimii olan f*(p,’t)’ln degerleri, f'yi egik ¢izgiler boyunca

yigarak veya entegre ederek bulunur. Cizginin yeri, ¢izgi parametreleri olan egim p

ve ¢izgi ofseti T yardimi ile bulunur.

£ ()= f(x, pr+r)d (3.1)

Bu lineer Radon doniisiimiine t-p doniisiim veya egik yigma'da denir.[11]
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Delta fonksiyonu kullanilarak egik yigma soyle yazilabilir;

£ )= [ feo8(y—pr—r)dx dy (3.2)

f*(p,7)' nun degerleri iki boyutlu uzayin degiskenleridir. (p,t) uzayi, Radon uzayi
veya parametre uzayidir. Genel olarak iki parametrenin ne alt sinir1 ne de {ist sinir1
vardir. Fakat ayrik uzayda (Discrete Space) ileride gosterilecegi gibi iki parametre

icinde sinirh sayida 6rnekleme kullanilacaktir.

3.1.2. Dik c¢izgili goriintiilerin egik y1gimi

Radon doniisiimiinii ayrik yaklagimlarla veri kayb1 olmadan elde edilebilmesi i¢in
parametre uzayi1 yeterli yogunlukta orneklenmelidir. Diger bir problem de eger
cizgiler ¢cok dik veya c¢ok yatik ise yani egimi ¢ok yiiksek veya ¢ok kiigiik ise bu
cizgilerin Radon doniisiimlerinde de hatalar olugsmaktadir. Bu hatalarin giderilmesi
icin parametre uzayinda oldukga sik 6rnekleme yapilmasi gerekir. Bu da daha fazla
zaman ve hafiza gerektirecektir. Ayrica ¢izginin olmadigi bos alanlarda sik
ornekleneceginden gereksiz, oldukca fazla Ornekleme yapilmis olacaktir. Bunun
Onlenebilmesi i¢in ¢izginin konumu ve egimi hakkinda 6n bilgiye sahip olmak
gerekir. Eger cizginin konumu biliniyorsa, yalmiz ¢izginin oldugu araliga ayrik
Radon doniistimii daha sik bir sekilde yapilir. Boylece zaman ve hafizadan kazang

saglanmis olur.

Dikey ¢izgilerin Radon doniigiimii alininca, asagida goziiktligii gibi ¢izgi yerinden

bagimsizdir. Yani ¢izginin yerinin nerede oldugu 6nemsizdir.

f(x,y)=A5(x—x*):>f*(p,f)zAI:é‘(x—x*)a’sz (3.3)

Bu parametre uzayinda bilginin tam olarak korunmadigini gosterir ve dikey

cizgilerin egik yiginlarla algilanamayacagini ifade eder. Bu problemleri agmak igin
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iki parametre uzayinda ayr1 ayri islem yapmak gerekir. Birinci olarak £*(p,t) -piim<p

< piim Ve digeri £*(r,n) geri kalan ¢izgi kisimlart i¢in sinirlandirilmalidir.

*

f (p, T) = j_i f(x, px+ r)dx (3.4)

£ )= rly+n.y)dy (3.5)

cizgiyi belirleyen iki yol soyle iliskilendirilmislerdir,

y=px+1t=>x=ry+n where P (3.6)

. . - 1 1
Eger p, — pyn S P < Py, araliginda ise diger egim r, ——— <r <—— olacaktir.
Piim Piim

Egimi siirlayici makul bir deger ise sOyle olabilir.

lim AX (37)

r
‘na@ﬁn
Caae
cawoc
cCoOm

Sekil 3.1 Dik ¢izgiye sahip bir ¢izgi. I¢i dolu olanlar degeri 1 olan pikseller, digerleri ise sifir olan
piksellerdir. Noktali ¢izgi entegrasyon ¢izgisini gostermektedir. Yalnizca 4 pikselin ayrik

Radon doniisiimiine katki yaptigina, diger birkacinin ise katki yapmadigia dikkat edelim.
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Bu limit sekil 3.3 teki problemi elemine eder. Ayrik Radon doniisiimii alinirken bir

sonraki m'e gecgerken dikey yondeki degisim miktar1 1'den kiiglik olacaktir. Bu,

¢izginin sayisal egimi olarak alinabilir. pgﬂ -1 ile 1 arasinda olacaktir. Bu sekildeki
Y

piim degeri Ay = degerini saglamus ve daha 6nce belirtilen | of < 1 varsayimini da
gerceklestirmis olur. Denklem (3.5) Radon doniisiimii alinirken ekstra yiik
bindirmez. Dijital goriintiinlin devrigine (transpose), ayrik Radon doniistimii
uygulanilarak ve 6rnekleme parametreleri denklem (3.6) "deki sekilde doniistiiriilerek

elde edilen ayrik parametre uzay1 kestirimleri, Radon doniisiimiidiir.

Projeksiyon

f(x,y)

v

XCOos ¢ + ysin @ =p

XCOoS ¢ + ysing = p;

Sekil 3.2. f(x,y) nesnesi ve onun ¢ agis1 i¢in Radon Déniistimii f*q, (p1)’ in gosterimi
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3.2. Normal Radon Doniisiimii

Bu kisimda Radon déniisiimiiniin diger popiiler formlar1 incelenecektir. Ayrik Radon
doniisiimii ydntemlerinden bahsedilecektir. Onceki konuda bahsi gecen egik
yigimlar yontemi, dogrusal Radon doniisiimiiniin bir seklidir. Radon doniisiim genel

sekliyle soyle ifade edilir.

f*(rmrprz):_“jow_“if(x>J’)5(Fo —le—rzy)dxdy (3.8)

Py (p

Sekil 3.3. Paralel projeksiyon yontemi, farkli agilardan bir grup ¢izginin Slglimlerinin alinmasi ile

elde edilir.

Bu yapida ¢izgi, ti¢ degiskenle ifade edilmistir. Bu bir ¢izgi tanimlama i¢in birden
cogula bir yontemdir. Ug degiskende, her zaman birbiriyle bagintilidirlar, boylece
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serbestlik derecesi birdir. Literatiirde iki form 6n plana ¢ikmaktadir. Birincisi egik

yigimlardir. Egik yigimlarda parametreler sdyledir[20].
(FO’FIJFZ):(_Z-apa_l) (39)

Tomografi, astronomi, mikroskopi v.s. gibi yerlerde kullanilan bir diger Radon
doniisiim tanimi da temel fonksiyon f(x,y) nin tercih edilen bir sekli, tipi yoktur. Bu

¢izginin normal formu seklinde gosterilmesini gerektirir.
P =XCOS@+ ysing (3.10)

yani (F 0>1) 1,1“2)=(,O,COS(p,sin(p)‘dir. Egik yigmmlardan farkli olan bu doniisiim
formiilii soyledir[21].

1(p0) =[] #le.1)o(p—xcosp— ysinpkivas a1

Sekil 3.6'daki D detektorii temsil etmektedir. Dondiiriilmiis eksen, ¢ kadar acisal
kaydirilmis orijinal eksendir. AK uzunlugu u olarak, detektor iizerindeki her bir
nokta p olarak alinmistir. Denklem (3.11), farkli bir sekilde de yazilabilir. Bu sekil

asagida tilretilecektir.

Kolimatdr, fotonlarin delik eksenleri ile parelel olan sagimimlarin detektore
ulagmasina izin verir. Bu nedenle yalniz detektore dik gelen fotonlar algilanacaktir.

Bu dik ¢izgi D’ ise, bu ¢izginin denklemi soyledir;

X|1=p COS (O, y1=p sin @ (3.12)
ve
X;-X=usin@, y-y; =ucosqo (3.13)

x1 ve y1’den kurtulmak i¢in denklem (3.12) ve (3.13) birlestirilirse
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-~ Danig
ek=eni

oy X oxl Orjinal
ekzen

Sekil 3.4. Septal1 2 boyutlu PET sistemlerinin geometrik gdsterimi. Buradaki amag, goriintii alani olan

D noktasina dik projeksiyon olusturan A(x,y) nokta kiimelerini tespit etmektir.

X=pCOsSQ-usin@

y=p Sin @ - u cos ¢

x|  |cosg —sing@ Yo,
y - sing —cos@ u (3.14)

buradan da p ve u elde edilebilir.

p =xcos@+ysin@ (3.15)

u=-xsin@+ ycos ¢

Cizgi D, denklem p = x cos ¢ + y sin ¢ ile tanimlanan P noktasinda D iizerine dik
olarak projeksiyon yapmistir. Bu nedenle ¢izgi D’, goriintli alan1 iizerindeki A(X,y)
nokta kiimeleridir. Bu nokta kiimelerinden gelen fotonlar, detektér ¢ kadar aci
yapmis iken, detektdr merkezinden p kadar uzakta algilanmis olacaklardir.
Projeksiyon operatorii Radon doniisimii olarak tanimlana bilinir. f(x,y)

fonksiyonunun Radon déniisiimii f “(p,¢), f(x,y) fonksiyonunun x ekseni ile ¢ kadar
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act yapan ve merkezden p kadar uzakta olan bir ¢izgi lizerinde, ¢izgi(line)

entegralini almaktir.

f*(p, go)z J._Z f(p cos@—using, psin @ +u cosqo)du (3.16)

x=pcos @-usin@ denkleminden u ¢ekilirse ;

, = Peosp—x
sing
denklem (3.16) de yerlerine yazilirsa;

olur. X’e gore tlireviise du = -dx/sin ¢ olur. Bu degerler

__ L P

- |sin (o| wa(x, sin g _XCOt(/)jdx (3.17)
- mﬂ s (x,y)é(y -2 oot co]dxdy (3.18)
=[" [ f(e.)5(p - xcosp - ysinp)dxdy (3.19)

£ (p,¢1)

v

Sy

Sekil 3.5. Fan-Beam projeksiyon yontemi
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Buradaki p'nin anlami, koordinat sisteminin orjininden ¢izgiye olan minimum
uzakligi, ¢ ise cizginin acisal olarak konumunu gosterir. Projeksiyon ¢izgi

entegrallerinin birlesiminden olusur. Bu paralel projeksiyon diye tanimlanir. Sekil

3.3 (CT) gosterilmistir.

ekil 3.6. Fan-Beam projeksiyon yontemi ile ¢aligan 3. nesi cihazi. -1i5in kaynagi; X, x-1sin

Sekil 3.6. Fan-B projeksiyon yo iile caligan 3 il CT cihazi. T, X-151n kaynagi; X, x-1§
yolu; D, algilama detektorleri; R, sistemin doniis yonii. Giici 150 kW’a kadar ¢ikabilir,
veri hiz1 5 GBbps.

Dijital projeksiyon x 1smm1 kaynagi ve detektorleri nesnenin zit iki tarafina
yerlestirilerek olusturulabilir. Bir diger projeksiyon yontemi de kaynagin ¢izgi

detektorlerine gore sabit bir pozisyona yerlestirilmesi ile olusturulur. Bu sekil 3.5 ve
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3.6'da (CT) gosterilmistir. Cizgi entegralleri fanlar boyunca o6l¢iildiigiinden bu tip
projeksiyonlara fan-beam projeksiyon yontemi denir.

Normal Radon doniisiim ile egik yigimlar yontemi arasindaki iliski sdyledir.

e

D)= [ A 5L reotg = p=-eotpr=L- | (3:20)
\sm(p\ - sing \sm(p\ sing

¢ acist sifira yakinken denklem (3.20) problem iiretecektir. Bu durumda denklem

(3.5) ‘deki Radon doniisiimii ile baglant1 kurulabilir.

r=—tang
£ (p0)=—— [ flr,y+n.y)dy burada p (3.21)
|cos (p| - n= cosp

Baz1 fonksiyonlarin Radon doniigiimii analitik olarak yapilabilir. Bunlardan bazilar
ileride anlatilacaktir. Bir nokta kaynagin, normal Radon doniisiimiinii inceleyelim.

Nokta kaynak, uzayda (x¢,yo) gibi herhangi bir noktada olsun.

S y)=6(x—x,)5(y =y, )= (3.22)
(o) =[" [ 6(x=x,)9(y— 3, )5(p — xcos g - ysin p)dxdy

=5(p—x,cosp— y,sing) (3.23)

Sekil 3.7 nokta seklindeki kaynak ve Radon doniisiimiinii gostermektedir. Sekilden
anlasilacag ilizere noktanin Radon doniisiimii, siniizoidal bir sekildir. Herhangi bir

f(x,y) fonksiyonunun Radon doniisiimii ise sOyledir.
A (x: y) = Ji: f; f(xo » Vo )5()6 —% )5(37 ~— Vo )dxodY() (3.24)

burada, x,=p,cosp, ve y,=p,sing, dir. (3.25)
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Yukaridaki denklemden anlasilacagi gibi nokta kaynagimin Radon doniisiimii
parametre uzayinda siniis seklini alan bir fonksiyondur. Nokta kaynaginin Radon

doniisiimii, kesilmis, kisith bir parametre uzayinda sinirlandirilabilir, soyle ki;

Py

Py pﬂ

-
@ \

{_ﬂ} ib)

Sekil 3.7 Diizlem tizerinde bir nokta(a), ve noktanin Radon doéniisiimii(b) de gosterilmistir.

fx.y)=0 eger x*+y* >p,. = [(p.0)=0 eger |p|>p,, (3.26)

Delta fonksiyonu ile modellenilecek ve parametreleri (p,p) olan ¢izginin, Radon

doniisiimii soyledir,

f(x.y)=8(p, —xcosg,) = (3.27)

f*( ,(0): f;é'(po —(pCOS(p—LtSin(D)COS(pO —(psingo+ucos¢)singo0 )du

=" 5(p, - poos(p -, )+ usin(p—gp, )Jiu (3.28)

=r : ! 5(/00 _'pcos(¢_¢°)+ujdu, eger sin((o—q)o);éO
~= [sin(p — @, ) sin(p — @)

S S (3.29)
sin(p— @, ) '

Eger ¢ = @o , yani, sin(o - ¢o ) =0 ise
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. " 0, eger p,* P
£ (p.p)= 8(p, - p)du = (3.30)

r 5(())du, eger p,=p

—00

Tepe degeri, p = po ve ¢ = @ iken gerceklesir. Ayrica ¢izginin konumunda(nerede
oldugu konusunda) herhangi bir sinirlama yoktur, ki bu, egik yiginin tanimlama

seklinden kaynaklanan bir problemdir.
3.3. Ayrik Radon Doniisiimii

Ayrik egik yiginlar yonteminde oldugu gibi, ayrik Radon doniisiimiinde de

parametreler dogrusal olarak drneklenmistir.

x=x,=x_. +mAx, m=0,1,..,M-1

m

y=y, =y, +nAy, n=0lL...,N-1
(3.31)
¢:¢;:¢min+tA¢’ t:(),l, ...... ,T—l

Denklemlerden anlasilacagi gibi donilisimiin olduk¢a fazla serbest parametreleri
vardir. Fakat normal olarak bunlarin bazilar1 sabitlenmistir. p yoOniinde an az
ornekleme alabilmek i¢in denklem (3.26)'de goziiktiigii gibi f(x,y) nine koordinat

sisteminin merkezine dogru kaydirilmasi gerekir. simdi goriintiinlin kare oldugunu

varsayalim.
Ax = Ay (3.32)
M=N (3.33)

Bu denklemler sifir etrafinda simetrik olarak siralanmis oldugunu ifade eder.

X ——x = Ax (3.34)
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(R - I)Ap (3.35)

Acgisal 6rnekleme goz Oniine alinarak agisal baglama noktast;
Pmin = 0 (336)

secilebilir. Ayrica drnekleme araligi ©'yi tarayabilecek sekilde se¢ilmelidir.

T

Ap==
@ T (3.37)

bundan sonra serbest parametre olarak yalmz Ax, M, R, T kalmistir. Ayrik normal

Radon doniisiimiinii gerceklestirmenin bir yolu denklem (3.19)e¢ yakinsayan

denklemler olusturmaktir.

(p.0)= LO f(p, cosp, —using,, p, sing, +ucose, )du (3.38)
J-1

~ Auz(; f(p, CoSQ, —u,sing,,p, sing, +u; cos (pt) (3.39)
=

Buradaki u; degisken u'nun denklem (3.31) dekiler gibi, dogrusal 6rneklemeleridir.
Bu yaklasimin bazi dezavantajlar1 vardir. Bunlarin en 6nemlisi, verilen bir j degeri
icin denklem (3.39) ile bulunan goriintii noktalari, (yani (x,y) = p; cos@, — u sin@, p;
sing, + u cos @) prensip olarak beklenilen goriintiiniin noktalar1 (f(m,n) = f(Xy, , yn ))
ile asla uyusmaz, bu nedenle her iki x ve y degigkeni i¢inde interpolasyona ihtiyag
vardir. Bir boyutlu interpolasyona gore ekstra eklenen giiriiltiiden dolay1 2 boyutlu
interpolasyondan da kaginilmasi gerekir. Diger bir belirsizlik de u'nun hangi siklikla
artirllacagidir. (Au'in degerinin ne olacagidir). Diger bir Ayrik Radon doniisiimii
gerceklestirme yontemi i¢in ise denklem (3.22) ve (3.23)'da belirtilen
interpolasyona ihtiya¢ vardir. Bu interpolasyon ya asagida oldugu gibi (hizli) en

yakin komsular yaklagimi veya dogrusal interpolasyon yontemi ile gergeklenebilir.
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sin(p>i:f*(p,¢>):;f* p=—cotp,7= .'0 (3.40)
V2 |sm (p| sin g
3 o, [am-+ ) (3.41)
|sm (p|
burada a=-cotep ve f= P~ Znin (CO.S p+sing) (3.42)
Axsin ¢
. 1 . 1 . Yo

sinp<—: f"(p,p)=—— f7| r=—tang,n = (3.43)

J2 |cos (p| Cos @
(lomn-+ pln) (3.44)
burada a=-tanp ve f= P~ Xuia (05 ¢ +sin ) (3.45)

Ax cos ¢

burada Ax = Ay, M = N ve Xmin = Ymin Olarak secilmistir. Denkleme bakildiginda
1 1
integrallerin Oniindeki projeksiyon faktorlerine ——ve— | ilaveten iki
|sm¢)| |cos¢)|

entegralin yaklasik ¢oziimii boliim 3.2 ye benzemektedir. Algoritma 3.1'de bu
diisiince ger¢eklenmistir. Algoritmada ¢izgi entegralin projeksiyonu iki eksene (x,y)
boliinerek birbirinden bagimsiz olarak gergeklenmistir. Her bir parga, algoritma

3.1°den sonra ad1 gecen optimizasyon yontemi ile optimize edilmistir.
3.3.1. Radon doniisiimiin 6rnekleme ozellikleri
Ornekleme iliskileri hakkinda bilgi sahibi olabilmek i¢in Sinc agilimi kullanilmustir.

Sonuca ulagmak i¢in entegral almak yerine daha 6nce konuda adi gegen Sinc

Interpolasyon yéntemi ile egik yigmlar ve normal Radon doniisiimii arasindaki
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iliskiyi gosteren denklem (3.21) kullanilarak sonu¢ elde edilmistir. Bu Radon
dontlistimii hakkinda bilgi elde edebilmek i¢in oldukc¢a iyi bir yontemdir. Bazi

durumlarin egik yiginlar yontemi ile gerceklestirilmesi ve anlasilmasi daha basittir.

.| T
MoV Sm(Ax (x -X,, )j Sm[Ay (y ~Va )J
f (x,y) = f(m,n) pu p. = (3.46)
m=0 n=0 _ . -
) Ay(y V)
. M-1N-1 p
[ (p.p)= Zf(m,n)l(p?cow,h—. ,xm,ynJ (3.47)
m=0 n=0 Sin (0
M-1N-1
=2 f(mn)P(p,0.x,.y,) (3.48)
m=0 n=0
P(p,p,x,.,v,)= gsin(min{; , ;}J (3.49)
@ |sm ¢)| cos @
burada ¢ = (p X,, COS® — y,, sin (0) (3.50)

Normal Radon doniisiimiiniin 6rnekleme o6zellikleri ¢ tarafindan belirlenmektedir.

¢ nin fonksiyonu olarak fonksiyon { !

, 1 ve +/2 arasinda degerler sahiptir.
|s1n(p| |c0sgo|

Maksimum deger olan V2 kullamlarak ¢'in Ornekleme aralig 7 den bliyiik

NG

olmamalidir. Bu sinir iki parametre i¢inde kullanildiginda;

T
A = = Ap<“==Ap<
‘ o > f (3.51)
og n Ax
Ap= ‘— Ap<— = Ap < min (3.52)
8(0 \/5 XmsYm '\/E"X + yn mm
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elde edilir. (xm, yn)'in tiim degerlerinin gecerli olmasi i¢in olduk¢a kapali
varsayimlar yapilmistir. Yukaridaki denklemler parametre uzayinda ornekleme
aralig1 i¢in bir alt limitin oldugunu gostermektedir. Bu sinirlarin ¢ignenmesi goriintii
bozukluguna (aliasing) neden olur. Her birinin 6rnekleme araliina goére p veya
¢ nin ornekleme araliginin degistirilmesi durumunda ¢izgi pozisyonunun degisimi
bir 0rnek uzakligindan daha az olmalidir[16]. Verilen bir f(m,n) goriintiisii i¢in
ornekleme aralig1 Ax i¢in agisal drnekleme araligi AO denklem (3.52) kullanilarak set

edilebilir. Ac¢isal drnekleme araligi,
Vs
r=[zM-1)] and  Ap=- (3.53)

gibi olacaktir. Burada Xmin = - AX (M-1)/2 dir denklem (3.50) ve (3.35) kullanilirken

geriye yalnizca belirlenecek R (veya pmin = pmax ) kalmaktadir.

Apzﬁ‘ye esit oldugu var sayilarak ve denklem (3.33) — (3.35)'in denklem

V2

(3.27) ye yerlestirilmesi ile p elde edilebilir.

P rnax =max/x’ + y° =\/§|xmm = (3.54)
Xm>Vn
2x _
Re 2l o1 e o =K1y, (3.55)
Ap 2

3.5. Hough Doniisiimii

Radon doniisiimii ¢izgi taramasi yapmak i¢in gelistirildigi, gecen konularda
deginildi. Hough déniisiimii de benzer sekilde ayni isi yapmaktadir. iki degisik
yontem seg¢imi ile elde edilen sonuglar temelde aynidir. Yani doniisiim, parametre
uzayindaki her bir nokta i¢in, goriintii uzayindaki piksel degerlerini bir ¢izgi boyunca

toplama ve sonucu uygun 6l¢ekleme ile o pozisyonda saklanilmasi olayidir.
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Algoritma 3.3 Hough doniistimii

Fonksiyonun piksel degerlerini basit
degere ata;

fdeger = f(m,n)

fdeger>0

To’yu hesapla
to=y(n)-p(k)*x(m)

Dogru 6rneklemeyi bul

h=yuvarla(to-to_min)/Delta_to)

l

ornegin gegerliligini
kontrol et; 720 ve h<H

parametre uzayini yenile

1 ho(k,h)=f ho(k,h)+fdeger

Eger goriintli seyrek ise yani sayisal gorlintliniin sifirdan farkli piksel sayisi az ise,
bilgisayar parametre uzayinda bir katkis1 olmayan sifirlar1 toplayarak zaman gegirir.
Gorlintii isleme literatiiriinde en fazla referans gosterilmis yayin olan [23]'de P.V.C.
Hough hesaplama siiresini kisaltabilmek i¢in yukarida anilan 6n bilgiyi doniistimde
kullanmistir. Fikir ilk onceleri egimi ve offseti verilen ¢izgiler i¢in kullanilmistir.
Daha sonralar1 bir ¢ok arastirmaci normal ¢izgi (p,o) i¢in de gelistirilmistir [24, 25,
26]. Radon ve Hough doniisiimiiniin birbiri arasindaki iliskinin belirlenmesinde
literatiirde karigiklik bulunmaktadir. Genel kabul géren Hough doniisiimiiniin tanimi
sOyledir: Hough doniislim, goriintii uzayindaki her bir pikseli parametre uzayinda bir
sekil olarak haritalar. Radon doniisiimiinde ise goriintli uzayindaki bir sekil,

parametre uzayinda bir piksel(nokta) olarak haritalanir. Hough doniisiimiiniin ana
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fikri goriintli uzayindaki her bir pikselin ayr1 olarak parametre uzayina doniisiimiinii

saglamaktir[15]. Hough doniisiimii, Radon doniisiimiinden elde edilebilir.

f(x,y)z j_i_[;f(xo:yo)a(x_x0)5(y_yo)dxodyo =

o (3..56)
f*(p,T) = J._wJ._wf(Xano )5(7 — Yo T PX, )dxodyo

Algoritma 3.4 Optimum Hough doniisiimii

Fonksiyonun piksel degerlerini basit
degere ata;

fdeger = f(m,n)

fdeger>0

Sayisal egimi ve ofset’i hesapla
alfa=- x(m)* Delta_p /Delta_to
beta = (y(n)-x(m)*p_min-den_max’a)/Delta_to
k_min ve k_max degerini denklem (3.94)’1
kullanarak hesapla

A4
Biitiin k degerleri i¢in dogru to degerini bul

h=yuvarla(alfa*k+beta)

\ 4

parametre uzayini yenile

£ ho(k,h)=f_ho(kh)+fdeger

Yukaridaki denklem Hough'nun tanimina en uygun sekildir. Goriintii uzayindaki her
bir nokta icin, doniisim uzayinda (parametre uzayinda) c¢izgi cizilir. Son delta

fonksiyonunun degiskenini sifira esitleyerek ¢izgi bulunur.

T =Yy, = PX, (3..57)
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Algoritma 3.3 parametre uzaymin tahmininde Hough doniistim yontemi i¢in temel
olusturur. Buradaki Ornekleme parametreleri denklem (3.31)'de tanmimlanan
Ozelliklerin aynisina sahiptirler. Bu algoritmanin en onemli noktasi, goriintiideki
sifirdan farkli her bir piksel ve px degeri igin bir t degeri hesaplanir. Bu algoritmada

bu deger en yakin komsuya yuvarlanmistir.

T=)y—px—=

x, Ap
v, = (KAD + Doy )X, = T YA
h~==" s m W —WYk+I  burada
AT yn _xmpmin _Tmin
I =
AT

(3..58)

En yakin komsular yontemi uygulanarak Hough doniisiimiiniin ayrik gerceklenmesi
Algoritma 3.4'de gosterilmistir. Piksellerin gergektende ayrik parametre uzayinda

olup olmadigin1 saptamak icin, optimizasyon amagli olarak Denklem (3.58)

kullanilmastir.
F+TO’5 eger Y>0 (3..59)
0<h=(Pk+D)<H-1 = H-05-T 405 = -
—————<k<——— eger Y¥<0
b4 b4

ki = max{o,[— r J\FPO’S—‘} ve k.. = min{K -1, L%J} eger Y¥>0

kmwwﬂ o km:min{K_L{_r;o,s J} o <0

¥
(3.60)

Bu algoritmada, piksel degeri sifirdan farkli olan degerler yalnizca doniisiim i¢in
kullanilmistir. Sayisal olmayan goriintiiler (tam say1 olmayan degerler) i¢in bir esik

degeri secilebilir. Fakat bu deger goriintiiniin yapisiyla dogrudan iliskilidir.
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3.6. Hough Doniisiimii ile Cizgi Taramasi

Hough doniisiimiinde 6rnekleme parametreleri ve ayrik indisleri hesaplama yontemi,
Radon Déniislimiiniin benzeri oldugundan, Hough Ddniisiimiiniin parametre uzayi
ile, Radon DoOniisiimiiniin parametre uzaylari da benzeseceklerdir. Radon

dontisiimiinde n s0yle bulunmustu:

hA =y
n=|:pkxm + 2-_'_Tmm ymm:| (361)

Ay

Eger ornekleme parametreleri At = Ay Ve Tmin = Ymin Segilirse, ayrik Radon

doniigsiimiine denk gelen, denklem (3.61) oldukga sadelesir.

hA
n:|:pkxm + y:|:h+|:pkxm:| (362)
Ay Ay

Hough Doniisiimii icinde ayni secim yapilirsa, AT = Ay V€ Tmin = Ymin S€¢ilirse,

denklem (3.57) da verilen haritalama fonksiyonu soyle olur,

h_|:nAy+ymin _pkxm _Tmin:|

e (3.63)
_ nAy_pkxm

| rp G4
o pk‘xm

=n {—Ay } (3.65)

ki bu denklem (3.62) ile tamamen aynidir. En yakin komsular yontemi ile egim ve
offset parametreleri kullanilarak yapilan her iki donlisim da ayrik parametre
uzayinda eger AT = Ay V€ Tmin = VYmin S€¢ilirse ayni sonucu verirler. Hough
Doniistimiiniin, ayrik Radon Donilisimii ile ayni sonucu verebilmesi igin, x

Olcekleme katsayisi, Ax ile carpilmalidir.
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Hough Doéniistimiinde ornekleme parametreleri soyle secilir. Denklem (3.68) de

gosterildigi gibi goriintii vektoriinlin bir bandi, parametre vektoriinde ayni1 noktaya

haritalanir.
- u}j (3.66)
i AT
[(nAy +y . )— AX+ X0 ) —
0= (n 4 ymm) pk(m xmm) Thi|:> (367)
| AT
a=p Ax
=p,—
A
|l’l—05m—,3|<l£ burada Y (3.68)
2 Ay Pi*min T 00— Vouin
ﬂ:
Ay

. N . A
n yoniinde piksel olarak ol¢iilen, n = m/ + [ sayisal ¢izgisinin etrafindaki, A_T bant
Y

genisligi icerisinde kalan biitiin pikseller, ayrik parametre uzaymnda ayni noktaya
((k,h) noktasina) haritalanirlar. Yogun 6rnekleme yapildiginda, 6rnegin At = 0,1Ay
ise, goriintii uzayindaki bant genisligi, drneklemenin 1/10'unu kapsar. Istatistiksel
olarak bunun anlami, sayisal ¢izgi iizerindeki her on pikselden yalmiz biri ayrik
parametre uzayina katki yapar. Kaba 6rneklenmis parametre uzayinda ise drnegin At
=5 Ay ise X 'in degerine bagl olarak ayrik parametre uzayinda verilen bir nokta
icin gorlintli uzayindaki 5 piksel, eger degerleri sifirdan farkli ise katki yapacaktir.
Goriintii hakkinda 6n bilgi yok ise At = Ay se¢gmek makul bir se¢imdir. Hough
doniistimiinde kaba ornekleme parametresi secilerek, tam ¢izgi iizerinde olmayan
piksellerin de, parametre uzayma katkisi olacak ve tepe olusmasina katki
saglayacaktir. Ap parametresi ise sOyle bir kriterle secilebilir; denklem (3.58) deki
sayisal ¢izginin mutlak (sayisal) egimi, 1'1 agsmamalidir. Bunun nedeni, goriinti
uzayindaki pikselin  haritalanmas1  yapilirken, ayrik parametre uzayinda
tirtikli(perforeli) ¢izgilerin iizerine diigmesini Onlemek ic¢indir. Bu tirtiklilik

problemi, tepenin ayrik parametre uzayinda olmasini ortaya ¢ikarir.

At 2Ar
maxx| (M —1)Ax

<I=>Ap< (3.69)

e =
At
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Dikkat edilirse, bu limit, ayrik (p,t) Radon doniisiimii igin {iretilen denklem ile,

At=Ay iken uyusacaktir.

Normal parametreler (p,p) kullanilarak Hough Doniisiimii sdyledir.

S0ey)= [ 1 w0 =5, )5(v = v oy, =

. (3.70)
L (o0) =] | x30)0(p—x, co50 =y, sinp)dx,dy,

(p,9) Hough doniisiimiiniin 6zii, goriintli lizerindeki her bir nokta, ayrik parametre
uzayinda sinizoidale donlismektedir. Algoritma 3.5'de (p,) Hough Doniisiimii
gerceklenmistir. En kolay gercekleme, her bir ¢, degeri icin, piksel degerlerinin
dagitilmasidir. Bu algoritmada gorlintiiniin  kuadratik(iki degiskenli) oldugu
varsayllmistir. Bu algoritmada denklem (3.10)'da ifade edilen O&rnekleme

parametreleri kullanilmistir.

En yakin komsular yontemi ile haritalama yapildiginda 6rnekleme parametreleri

sOyle olur.

_ X, COSQ, +YSM P, — Py

Ap ve r=[n]= (3.71)

i

<1Ap
2 Ax

Pmin ~ *min (COS @t sin % )j

mcosgot+nsin(p,—( ™

(3.72)

Yukaridaki denklem Hough doniisiimiiniin, %0 bant genisligi icerisinde bulunan

biitiin piksellerin, ayrik parametre uzayinda ayni noktaya haritalandigini gosterir.
Bant genisligi, ¢izgiye dik olan pikseller cinsinden 6l¢iiliir. Bu Ap'nun olduk¢a genis

secilmesini, Ax'in daha kiiciik secilmesini gerektirir.

Ap > Ax (3.73)
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Algoritma 3.5 (p,p) Hough doniistimii

Fonksiyonun piksel degerlerini basit
degere ata;

fdeger = f(m,n)

fdeger>0

|

Biitlin @ degerleri i¢in p’yu hesapla
p=x(m)*cos(@(t)+y(n)*sin(p(t))

Dogru 6rneklemeyi bul

p=yuvarla((p-p_min)Delta_p)
|

l

ornegin gecerliligini
kontrol et; >0 ve r<R

parametre uzayini yenile

f ho(r,t)=f ho(r,t)+fdeger

Ap, gorintli uzayindaki piksellerin tirtikli  (perfore) olmus sinizoidlere

haritalanmasindan kaginilacak sekilde, se¢ilmelidir.

* [2 + 2
maXGLA(p<1:>maXMA¢)<1:>A¢< V2 ap (3.74)
%ot | O v Ap (M —1) Ax

Algoritma 3.5'iin daha verimli ve optimum olabilmesi i¢in, dongiilerin gozden
gecirilmesi ve optimize edilmesi gerekir. Bu nedenle asagida belirtilen hususlarin

algoritma icerisinde gozden gecirilmesi gerekir. Temel haritalama, dort vektdriin
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hesaplanmasiyla gerceklestirilir. Bunlar muhtemel ¢, degerleri i¢in, bagil(relatif) x, y

degerleri ile, siniis ve kosiniis degerleridir.

)= ()= 25 e roa <2 619
costeta(t) = cosgp, ve sinteta(t)=singp,

Bu diziler yalniz bir defaya mahsus hesaplanir ve t dongiisiinde kullanilir. Asagidaki

denklemde goziiktiigili gibi siniis ve kosiniislerin extra hesabindan kag¢inilmig olunur.
r = Xp(m)Cose + yp(n)Sing + rooff (3.76)
Ayrica algoritma 3.5'te, r'nin goriintiinlin i¢inde olup olmadiginin kontrol edilmesi

gerekir. Bu ayrik parametre uzayinda R 'nin artirilmasi ile saglanabilir. R 'nin artirima,

p yoniindeki 6rneklerin asagidaki bagintiy1 sagladigi zaman gergeklesir.

R-1

Pmin = _TAP
. =
o< {xm cosg, +y,sing, —pmm} <R bitin (mn) (3.77)
Ap
max|xm cCosQ; + ¥, singo,| = max \/x,%, + yf = \/E|xmin| < gAp = (3.78)
xrn’yn xrn’yn
Ax
R>=+2(M -1 (3.79)

Ap

Burada xp,i, = -Ax (M-1) / 2 olarak kullanilmistir. Parametre uzayinin genisletilmesi
extra hafiza gerektirir ve bu amagc icin pratik olarak extra hesap gerektirmez. Iki
matrisin haritalanmas1 durumunda, bir Onceki duruma benzer sekilde belirtilen

vektorlerden hesaplanir.
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xc(m,t) = xrel(m)*costeta(t) ve  ys(n,t)= yrel(n)*sinteta(t)- rooff

(3.80)
Boylece haritalama i¢in basit olarak soylece kullanilabilir:
r=[xc (m,t)+y s(n,t)] (3.81)

Bir sinizoid'in hesaplanma optimizasyon stratejisi, farkli bir yontemle, [26] da

bulunabilir. Buradaki temel fikir, pnun  Pm.n COS(% —§0m,n) seklinde

yazilabileceginden yola ¢ikilarak gelistirilmistir. Burada Xm + jyn = pmn e/ P dir.
Bu strateji bir tablo kosiniis fonksiyonunun degerini gerekli kilar. Ayrica tabloda,

carpma ve interpolasyon yapilmasi gerekir.



BOLUM 4. DIREK GERI OLUSTURMA YONTEMLERI

Elimizde {i¢ boyutlu yapis1 bilinmeyen bir nesne bulunmaktadir. Bu nesneye ya bir
radyasyon digaridan iizerinden gegecek sekilde verilmekte( CT veya Transmisyon
tomografide oldugu gibi) veya nesnenin i¢ine enjekte edilmektedir(PET veya SPECT
tomografide oldugu gibi) ve ayni zamanda radyasyon oOl¢iilmektedir. Amag¢ bu
Olctimlerden elde edilen verilerle, nesnenin i¢ yapisini olusturmaktir. Bu problem
literatiirde ters problem olarak bilinir. Aksi belirtilmedik¢e burada iki degiskenli bir
fonksiyonun ¢izgi entegralinden tahminler yaparak fonksiyonun kendisi

olusturulacaktir. Her calismada oldugu gibi fonksiyon uzay1 sinirlt bir alandadir.

Sekil 4.1. Radon doniisiimiiniin sembolik gosterimi

F fonksiyonu acisal diizlemde p ve ¢ degiskenlerinin fonksiyonu oldugunu
varsayalim. [Rf] (l,p)'de f fonksiyonunun, dikey eksenle ¢ kadar bir ag1 yapan ve

merkezden | kadar uzakta olan bir ¢izginin, ¢izgi boyunca entegrali M ile gosterilsin.
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Bu p operatorii genellikle Radon doniisim olarak bilinir. Geri olusturma
algoritmasimin giris verileri, sinirli sayidaki (l,) igin, [Rf](l,¢)'nin tahmini
degerleridir. Cikisi ise f olacaktir. Daha net olarak, bir i ¢ifti igin (l;,¢;) (1<@i<I), [Rf]
(L,e) biliniyor oldugunu var sayalim. Y, i boyutlu kolon vektorii (6lgiim vektorii)
olarak gosteriliyor. Bu vektoriin i‘inci pargast olan y;, [Rf] (li,@;)' nin miimkiin

tahminidir. Geri olusturma algoritmasinin amact;

Y verileri verilmistir = f fonksiyonunu tahmin et.

Geri olusturma algoritmalar1 ya, seri agilim metodu veya doniisiim metodu olarak iki
kisma ayrilmiglardir. Bir sonraki konuda bu iki yontem hakkinda detayli bilgi
verilecektir.

4.1 Doniisiim Yontemi

Radon Déniisiimiiniin tersi R™' olarak gdsterilir ve soyledir. | ve ¢ nin fonksiyonlart

olan bir p i¢in;

f6y) =R pl(p.p)= 2;[ [ rCOS((pI_ e P(Lo)dldy (4.1

Pi(Lg) : I'ye gore p'nin kismi tiirevini gosterir.
Denklem (4.1) den anlasilacag gibi, denklemdeki entegralin ¢6ziilebilmesi i¢in P;'in
oldukga diiz bir fonksiyon olmasi gerekir. Bu nedenle Py, p’nin I’ye gore kismi tiirevi

olarak alinmistir. Bazi fiziksel sartlar1 saglayan (Devamlilik ve Simirlilik gibi) her

fonksiyon f"de oldugu gibi, her (r,¢) noktalar igin;

[R'Rf1(p, ) =f(p. 9) (4.2)

Doniistim yontemleri denklem (4.1)'deki ¢ift entegralin degerini, verilen P(li,¢;)

degerleri i¢in, tahmin eden sayisal yontemlerdir (1 < i < I ). Asagida, en ¢ok
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kullanilan ydntem olan Filtrelenmis Geri olusum (FBP) ve son zamanlarda
gelistirilen ydntemlerden olan linogram ydnteminden bahsedilecektir. Ilerleyen

konularda Radon doniisiimii hakkinda daha detayl bilgiler verilecektir.

Baska bir doniisiim sekli ise sOyledir; geri projeksiyon,
f(%,Y) = [ p(xcosp+ysinp, )Xo (4.2)
0

buradaki p fonksiyonu sinogrami(Radon doniisimii alinmis sinyali) temsil
etmektedir. Bolim 3’te Radon doniisiimii alinan sinyal f* olarak gdsterilmisti. Radon
dontigiimiinlin terslenmesi Merkezi katman teoremi(Central Slice Theorem,CST)
kullanilarak soyle gergeklenir. Merkezi katman teoremi, f(x,y)’nin 2D Fourier
doniisiimii olan F(vy,vy) ile, f(x,y) arasindaki iliskiyi kurmaktadir. Ayrica p(p,p)nin
1D Fourier doéniisiimii olan P(v,p) ile, p(p,p) arasindaki iliskiyi de kurar.

Formiilasyon olarak;

. (V) [cos wJ
P(v,p) = F(v.coso, v.sing) =V (4.4)

P(v.¢)

Sekil 4.2. Merkezi Katman Teoremi
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P(v,p)’ nin simetri 6zelligi vardir;
P(V, otn) =P(-v, ¢) (4.5)

Merkezi katman teoremi, “f(x,y) fonksiyonun ¢ kadar a¢ili bir ¢izgi boyunca 2D
Fourier doniisimii, yine ¢ acist ile alinmis p(p,p) sinogramin 1D  Fourier

doniigiimiine esittir”’,demektedir. Bu, yeterince alinan P(v,p) projeksiyonlarinin Vy

,Vy uzaymi, F(Vy,Vy)’yi elde etmek igin dolduracagini ifade eder.

D FT
f{}{‘y} - F( 1‘3{.‘%"}.-}

I ]

CST

p(p,() ~P(v,p)
1D FT

Sekil 4.3. Direk Fourier Geri olugturma algoritmasinin sematik gosterimi

4.2 Filtrelenmis Geri Olusum Yontemi

F(vy,vy) fonksiyonu kartezyen uzayda tanimlanmistir. Oysa, P(v,p) ise agisal uzayda
tanimlanmistir. Fourier doniigsiimiiniin alinabilmesi i¢in bunlar arasinda bir baginti

kurulmalidir. Bu bagint1 konvoliisyon uygulanarak gergeklenir.

f (X, y) — J.J- F(VX,Vy)e—jZﬂ.V(Vx+Vy)dVXdVy 46

2z o0
- jd(”,[V-F (Vcos @, Vsin g)e 27 Vxecoserysinol gy
0 0



72

o0

2
— J.dwjA V.P(V, gp)e—jva(xcoquysm(p) dV (4.7)
0 0

denklem (4.8) kullanilarak, ¢ aralig1 iki parca halinde alindiginda, O<e<m ve

T<Qe<2T ;

o0

2
Id(DIV-P(V, (D)e—jZH.V(Xcos¢+ysin(p)dV
T 0

z ©
J.d¢J. V.P(—V, ¢)e—j27r.v(xcos(go+7z)+ysin(;o+7z))dv
0 0

T 0
= ‘d¢ .V,P(—V, ¢)esz;;_v(x cos(go+7r)+ySiIl((0+7r))dV
o0
TR
= —j2mv(x +ysin )
= [do|V.P(-v,p)e ey ws)
0 0
Bu nedenle

f (X> y) = ]Zd(ﬂ TM.P(V, ¢)e_j2”‘V(X°°S¢’+YSiH¢)dV
0

—00

:j P (Xcos@ + ysin @, p)dp (4.9)
0

burada

o0

p'(p.0) = [MP(v.p)e > dv (4.10)

—00

= p(p,p)*b(p) 4.11)
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Boylece, p’(p,@)’ nin geri projeksiyonunu alarak f(x,y)’yi elde edebiliriz.
Filtrelenmis projeksiyon profili olan  p’(p,p), p(p,®)’yi Rampa filtresi ile
filtreleyerek elde edilir. Rampa filtresi frekans uzayinda, B(v)= |v| dir. Filtrelenmis

geri olusum kliniklerce en ¢ok kullanilan yontemdir.

Tersleme algoritmalar1 arasinda filtrelenmis geri projeksiyon yontemi, ayrik
gerceklenimi en kolay olan yontemdir. Filtrelenmis geri olusum yontemi iki
kisimdan olusur, filtreleme kismi ve integral kismi; filtreleme kismi ileride

incelenmistir. Bu kisimda geri projeksiyonun gerceklenimi anlatilacaktir.

Geri projeksiyon operatorii denklem (4.9) da elde edilmisti. Burada p’ filtrelenmis
sinogrami  gostermektedir(filtrelenmis geri projeksiyon yontemi igin). Geri
projeksiyondan sonra filtreleme yontemi i¢in ise orijinal sinogrami gostermektedir.

Denklem (4.9) icin en sik kullanilan yakinsama yontemi soyledir.

T-1

f(Xns ¥o) = AQD f *(X, cOs@y +Y, 50, 0,) (4.12)

t=0
Burada p yoniinde 1D interpolasyona gereksinim vardir. Normal olarak ya en yakin
komsular yaklasimi veya dogrusal interpolasyon kullanilir. Simdilik sinogramin
ayrik indisleri kullanilacaktir. Algoritma 4.1°de Geri projeksiyondan 6nce baslangic

algoritmast, 4.2°de ise hizl1 geri projeksiyon gosterilmistir.

En yakin komsular yakinsamasi:

F (X0 Ya) ~ ApY . T *([r *]b), (4.13)

t=0

burada,

Xm COS th + yn Sin (Dt - pmin dlr
Ap '

r*(m,n,t)=
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Dogrusal Interpolasyon

T-1 ~ ~

f(X,,Y,) = Ang(l—W) f* (n,0)+wf*( +11) (4.14)
t=0

burada

r*(m’n,t): Xm COS¢t +yn Sln¢t _pmin (415)

Ap

n=[r*(mnt)| ve w=r*-n dr.

Algoritma 4.1. Geri projeksiyondan 6nce baglangi¢

Agisal ofseti hesapla
(rhoofset)

\ 4

Her bir ac¢inin siniis ve
kosinus degerlerini hesapla

A 4

X degerini hesapla

X=

(xmin+m*deltax)/deltarho

v

X’1i bilegenlerine ayir.

xc = xrel*costheta

ys = xrel*sintheta- rhooff

A 4

Xc, Ys,Degerlerini
kaydet

Yiiksek dereceli interpolasyon nadiren kullanilmaktadir, ¢linkii hesaplamadaki artis

kadar hassasiyette diizelme olmamaktadir. Geri projeksiyonun karmasikligir (dongii
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miktar1) goriintii boyutu ile acisal 6rnekleme sayisinin ¢carpimina esittir. Genel olarak
geri projeksiyon kismi, 1D filtrelemeden daha fazla hesap gerektirdigi kabul edilir,
fakat geri projeksiyon kismi optimize edilirse, benzer Olgekli sinogramlar icin
yaklasik ayn1 zamana gereksinim duyabilirler. Bu dogal olarak kullanilan donanimin

ozellikleri ile de ilgilidir.

Denklem (4.13) ve (2.14) teki r(m,n;t) fonksiyonunun optimize edilmesi gerekir, ki
bu, hesaplama zamanini oldukca azaltacaktir. Dikkat edilirse Hough doniisiimiinde
tek bir sinyal degeri sinizoid boyunca dagitilmig iken burada ayni sinizoid boyunca

tiim sinyal degerleri toplanmaktadir.

Algoritma 4.2. Hizli geri projeksiyon

Degisken ata ve ilk deger
olarak sifirla
Tp=0

A 4

Her bir ag1 i¢in p degerini hesapla
Rho= xc+ys

A

Lineer interpolasyon uygula
[=diizle(rho), w=rho-I

Agirliklarla sinogrami ¢arparak
topla
Tp=Tp~+(1-w)sino(i)+ w.sino(i+1)

A 4

Toplamla agisal ilerlemeyi carp
F(x,y)=Tp*A¢

Algoritma 4.1 ve 4.2 de geri projeksiyon gergeklestirilmistir. Burada kodlama iki

kisma boliinmiistiir. Birinci kisim baslangi¢ kismi olup kurma parametreleri i¢in bir
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defa hesaplanmas1  gerekir. Ikinci kisim geri projeksiyon kismi olup, ayni
parametreleri kullanan degisik goriintiiler i¢in bircok defa kullanilmas1 gerekecektir.
Bu c¢ok katmanli 2D geri olusturma PET goriintiilerinde olusan bir durumdur.
Algoritma 4.1 de 1 gorlintii icindeki piksele denk gelip gelmedigi kontrol
edilmemistir, yani r; ’in aralifinin 0<r<R-1 araliginda olup olmadig test
edilmemistir . Bu dongiiniin en i¢ kisminda yapilmasi gerektiginden ¢ok fazla zaman
tilketen bir islemdir. Eger ilk sinogram p yoOniinde sifir takviyesi ile genisletilirse

kontrol islemine gerek kalmayabilir, bdylece asagidaki sart saglanmis olur.

X i —-p*

0<XnCOSPEY SO P i Ry y o) = RE>2M 1)1
Ap Ap

(4.16)

Burada R*, ayni 6rnekleme aralii Ap kullanildiginda, yeni sinogram icin gerekli

olan 6rnek sayisidir. p’nun simetrik 6rneklemesini koruyabilmesi i¢in pmin $0yle

ayarlanmalidir.

R*-1

Poin = =0

Algoritma 4.1 ve 4.2 deki ger¢eklenim iki tane MT boyutu matris gerektirmektedir

ve hesaplama miktar1 oldukg¢a azalmistir.

4.2.1. Ornekleme ozellikleri

Onceki kisimlarda direk geri olusturma ydntemleri, eklenmis Radon déniisiimiinii,
geri projeksiyon operatdrii olarak kullanmaktadir. Bu, konusu gegen geri olusturma
algoritmalarinin, toplam yaklasimi kullanilarak (ayrik olarak) gerceklenebilecegini
gosterir. Fakat Ornekleme parametrelerinin dikkatli se¢imi ve stirekli formiillerin

ayristirilmalarinin uygun bir sekilde yapilmasi gerekir.

Bir¢ok ger¢ceklemede biitiin degiskenlerin dogrusal orneklenmesi kullanilir ve

merkezlenmis kare goriintii oldugu varsayilir.
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X =Xm=XmintMAX m=0,1,..... M-1
Y =Vn=Y¥YmnT DAy n=0,1,..N-1
P=pr=PmntrAp 1=0,1,...R-1 (4.17)
O=0i=0PmnttA0 ¢ =0,1...... T-1

Ax = Ay M=N (4.18)
Ximin = ~Xmax = -(M-1) Ax /2 (4.19)

Bu se¢im genel olarak optimum niimerik kararlilik saglamayacaktir, fakat, kolay ve
oldukca hizli gergeklenme saglayacaktir. Sinogramin simetri Ozelligi, parametre

uzaymin limitlerinin belirlenmesinde bir secenek sunmaktadir. p >0 segenek

olasidir, bu durumda 0 < @ < 27 olmas1 gerekir. ¢’y1 0 < ¢ < 7 arasinda segmek de
olasidir. Bu durumda p’nun hem pozitif, hem de negatif degerlerinin alinmasi
gerekir. Belirli bir gergekleme i¢in bu se¢imin yapilmasi zorunludur. Asagida ¢’nin
araligt 0< @ <7 ve Qmin=0, ki bu, Ap = 7 /T , olmasin1 gerektirir. Ciinkii, bu se¢im
kullanilan limitler ile uyum saglar, yani filtrelenmis geri projeksiyon gibi yontemler
icin uygundur. Radon veya ters Radon doniisiimii gerceklenirken, performansin
kabul edilebilir bir diizeyde olabilmesi i¢in bazi kriterlerin saglanmasi gerekir.
Bunlar, birinci olarak, 6rnekleme biitiin parametrelerde uygun,yeterli olmalidir. Bu,
ornekleme araliginda smirlamalarin olmasimi gerekli kilar. Ikinci olarak fonksiyon

f(x,y) nin yogun bir destege sahip olmasi veya baska bir ifade ile

2 2
VY > | p

gerektirir. Bu olmazsa, sayisal problemler ortaya ¢ikmasi kacinilmazdir. Ciinkii bu

olmalidir. Bu istek, |p | >] pmax| ise p(p, ®) =0 olmasini

durumda, sayisal gercekleme fonksiyonu, geri olusturma igin gerekli olan tiim
sifirdan farkli bilgilere sahip olmayacaktir. f(X,y) nin kompakt bir destege sahip
oldugu varsayilirsa, (x,y) = (0,0)’1n | pmad "1 minimize edebilmek igin segilmesi
gerekir. Bu ayrik Radon doniisiimiinde kullanilan veri dizisinin, p‘ya nispeten daha
az boyutlu olmasmi saglar. Normalde p, , p=0 c¢evresinde simetrik olarak

yerlestirilmistir ve r tek say1 olarak secilmistir. Bu durumda pp, s0yle kullanilir.
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pmin = _Ap— (420)

Bu pmin= -pmax @ esit secildigini gostermektedir. Geri olusturulacak goriintiideki M
parametresi, biitiin sinogramin siirlart icerisinde kalacak sekilde secilmelidir.

Ancak bdylece sinogramin biitiin sifirdan farkli parcalar1 geri olugturulmus olur.

IRy =x,, g > pmax = M {ﬁ"oz—i;} +1 (4.21)

Verilen bir sinogram i¢in hala belirlenmesi gereken tek parametre, drnekleme araligi
olan, Ax’dir. Daha 6nce kullanilan sinc interpolasyon stratejisi kullanilamaz. Radon
uzayindaki sinirlt setlerden seri a¢ilimi yapmak ve bu konuda daha 6nce konu edilen
direkt geri olusturma semalarindan birini kullanarak geri olusturma zordur. Ax
ornekleme araliginin optimal sec¢imi, ayrik gergeklemede kullanilan ek filtreler
tarafindan belirlenir. Genel olarak alt simir; Ap=Ax dir. Eger al¢ak gecirgen filtre
sinogramlarda kullanilirsa veya taranan yapilar oldukca genis ise daha kaba bir se¢im

yapilabilir.
4.3. Geri Projeksiyondan Sonra Filtreleme
Geri projeksiyon, filtrelemeden once de yapilabilir. Bu durumda degisik bir filtre

kullanilmas1 gerekir. Delta fonksiyonu kullanarak f(x,y)’nin tekrar yazilmasi ile

asagidaki gibi bir denklem olusur.

F06y)= [ [ (x5 ¥ J8(x =%, )3 (y = v, Jex,dy, (4.22)
p(p. @)= [ [ 1(X»Y,)5(0 — %, cosp— y, sin p)dx,dy, (4.23)
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Denklem (4.23), her bir nokta (X¢,yo), Radon uzayinda bir siniis egrisine doniistiiglinii
gostermektedir. f(x,y)’nin Radon doniisiimii, biitiin siniis egrilerinin entegrallerine
(toplamlaria) esittir. Asagida Xxo ve yp’a gore entegraller kullanilmamistir
(alinmamustir). Dogrusal dontigiimler kullanildigindan bu yapilabilir. Simdi, bir nokta
kaynaginin verildigini ve Adjoint(eklenmis) Radon doniisiimiiniin, filtrelemeden

once uygulandigini varsayalim.
F(x,y)=8(x=x,)s(y - y,) (4.24)
p(p.p)=8(p— X, cosp—y, sinp) (4.25)

p'(X, y) = I p(XCOS(/)-l- ysin @, (p)d(p
0

1
- Kx - X, )sin ®— (y =Y, )cos go‘

(x=% )cos p+(y=Y, )sin p=¢

1
X=X X=X
—(X—X, )sin arctan o |-(y-y,)cos arctan( 0 J
‘ o) (y—yo] v=) Y= Yo
2
- ( X—X, ]
g )2y Yoo _ 21 : (4.26)
70+(y_y0) \/(X_XO) +(y_y0)
Y=Y
Bunun iki boyutlu bir konvoliisyon oldugu anlagilmaktadir.
p'(x,y)= f(x,y)**h(x,y) (4.27)
ki burada;
1 .
h(x,y)= ——— dir.

x> +y’
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Denklem (4.30)’un biitiin (x,y)’ler i¢in gecerli oldugu, denklem (4.23)’teki teknik
kullanilarak ispatlanabilir. Bu nedenle denklem (4.30), farkli bir terslenme semasini
ortaya ¢ikarmaktadir. p’(x,y)’nin Fourier doniisimii P(vy, Vy) oldugu varsaym ile,

Denklem (4.30)’iin iki boyutlu Fourier doniisiimii sOyledir.

P(vx,vy) F(v v )H(v v)

X2y X2y

(4.28)

Iki boyutlu standart Fourier doniisiimii tablolarindan asagidaki sonuglar bulunabilir.

1
h(x,y) = ———= o H(V,.v, )= ——— (4.29)
x> +y ViV,

Bu f(x,y)’nin s6yle bulunabilecegini gosterir.

p'(x, y) = p(x COS @ + sin (o)d(p

S ==y

Py, )= [ [ p(cyle oy, av,

TTJV +V) P VX,Vy)(i‘jz(\lxmyy)dvxdvy (4.30)

Burada sunulan geri olusturma yontemi, geri projeksiyondan sonra filtreleme diye
anilmaktadir. Bu yontem iki boyutlu yiiksek gecirgen filtreden Once entegralin
alimmasim1 gerektirir. Bu yontem filtrelenmis geri olusum yontemine oldukca

benzemektedir.

Ayrik Gergeklenmesi, geri projeksiyon operatoriiniin ayrik gerceklenimini gerektirir.
Geri projeksiyondan sonra, f(m,n) matrisi yliksek gecirgen filtreden gecirilmektedir.

Goriintiiniin spektrumu iki yontemle elde edilebilir. Birinci olarak ¢ok boyutlu FFT
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algoritmalar1 kullanarak veya ikinci olarak 1D FFT yi goriintiiniin once biitiin
satirlarina sonra biitiin siitunlarina uygulayarak spektrum elde edilir. ikinci ydntem
ayrik spektrum soyle yazilabileceginden , 2 tabanli ( radix-2) FTT kullanilacaksa

kullanilabilir.

M-1 N-1 .
F(U,V): z f(m,n) e—JZH(mu/M+nv/N)
m=0 n=
M-1| N-1 _ -
i [Z Hm ejzmw} e (4.31)
m=0| n=

Goriintii boyutlart M ve N nin degeri, 2 nin kuvvetleri seklinde olmalidir. Eger
goriintii boyutlar1 2 nin kuvveti degilse goriintlii kenarlarina ekstra sifir takviyesi
gerekir. Filtreleme i¢in ekstra sifir takviyesi gerekmez . Geri olusturulacak olan
goriintii bir disk seklinde olsun, geri projeksiyon yapilan sinogram (goriintii uzayina)
diskin merkezinden uzaklastik¢a, denklem (4.33) de gosterilen nedenden dolayz,
daha biiyiik sifirdan farkli degerler alacaktir. Bu FTT’nin periyodik davranigindan
dolay1, goriintii uzayindaki filtrelemede problemler olusabilecegini gosterir . Bu
kenar problemi gereginden fazla bir alana ( 2 tabanli FTT kullaniliyorsa , bir iist 2
nin kuvvetlerine denk bir alana ) geri projeksiyon yapilarak ¢oziimlenmelidir; daha
sonra genisletilmis goriintii filtrelenir ve belirlenen goriintii boyutuna uygun

kesilerek ¢oziimlenir.

Goriintiiniin periyodik ve reel sayili sinyaller i¢in spektrumun kompleks eslenik
simetriye sahip oldugu varsayilmistir . Reel degerli goriintii, kompleks eslenik
seklinde spektrum verir.

f(m,n) = f(m+M,n) = f(m,n+N)

F(u,v) = F(m+M,n) = F(m,n+N) (4.32)

f(m,n) = f(m,n)* — F(u,v) = F(-u,-v)* = F(M-u,N-v)* (4.33)
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Spektrumun hizli hesaplanabilmesi i¢in spektrum simetrisinden faydalanilir fakat,
daginik bir depolama stratejisi gerekli oldugundan hafiza gereksinimini azaltic1 bir

simetriden faydalanmak zordur.Spektrum uygun sekilde hesaplanirsa 2D filtreleme

oldukga kolaydir. Kompleks spektrum, filtrenin &rneklenmis versiyonu ile /v +Vf,

kolayca ¢arpilabilir.
u \'
Vv, >—— Ve VvV, >——
MA, ¥ UNA,

— u ) v )
Vi 4y _)\/(MJ + [wj (4.34)

Eger negatif frekanslar s6z konusu ise V<0 ise v, v-N ile degistirilmelidir. Simetri bu
sekilde kullanilarak kompleks spektrumun yarisi filtre ile carpilmis olur ve diger
yarist, birinci kistmdan kompleks eslenik simetri 6zelligi kullanilarak tiiretilir. Filtre
ile carpilmasindan sonra ters iki boyut DTF ( veya FTT ) kullanilir ve sonucun reel
kismi ¢ikarilir ve sanal kisim sifir olmalidir. Spektrum periyodik davranisindan
dolay1 yiiksek gegirgen filtrenin 2D ,DTF ger¢ekleminde kenar etkisini azaltmak igin
apodize pencere ile ¢arpilmalidir. Oldukg¢a fazla sayida pencereleme secenekleri

olmasina karsin iki tanesi incelenecektir.

Kesilmis 2D Rampa Filtresi: Teorik olarak tiiretilen 2D rampa filtresi belirli bir
frekans degeri k; de kesilir.

2 2 2 2
H(vx,vy):{’/\/x +v, oeger v, +v) <Kk (4.35)

0 diger durumlarda

Burada v yonlerin birisindeki yukar1 sinir frekansinin, altinda bir degere set edilir,

yani Vi<1/2Ax olmalidir.
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Hanning Penceresi : 2D rampa filtresi , Hanning penceresi ile ¢arpilabilir. Burada da
ki , yonlerin birisindeki yukar1 siir frekansinin altinda bir degere set edilir, yani

Vvi<1/2Ax olmalidir.

2

2
v, +v
1/2 \v,>+v,* | 1+cos| 7~———|| eger v, +v  ( v
H(Vxﬁvy): g y Vv X y !

0 diger durumlarda

(4.36)

Her iki filtrede kesme frekans: olarak v, kullanilmaktadir ve bu degisken
giirliltiinlin seviyesine gore ayarlanabilir. Yiiksek giirtiltii seviyesi diisiik v; degerini
animsatir ve bu da geri olusturulan goriintiiniin bir par¢a bulanik olmasini gerektirir.
Geri olusturulan goriintiinin ortalama degeri her zaman sifir olacaktir. Geri
olusturulan goriintiide bu deger 6n sezgi ile tahmin edilebilir. Beyin tomografisinde

ilgili bolge beyin disinda olabilir.
4.4. DFT ile Fourier Doniisiimiiniin Yaklasik Coziimii

Sunulan biitlin direkt geri olusturma algoritmalar1  Fourier doniisiimiinii, ya
filtreleme veya spektrumun geri haritalanmasi i¢in (Fourier Dilim Teoreminde
oldugu gibi) kullanilir. Sayisal sinyaller icin DFT (Ayrik Fourier Doniigtimii)
spektrum tahmininde kullanilabilir. Pratikte spektrum hizli Fourier doniisimi(FFT)

kullanilarak tahmin edilir.

Bir boyutlu stirekli t degiskenli bir fonksiyon, f(t) nin, diizgiin sekilde 6rneklendigini
varsayalim. Yani fy(n)=f(nAt) olsun. Ayrica bu fonksiyonun yalnizca N degeri

sifirdan farkli olsun. Bu durumda FT, DFT ile yakinsanabilir.

© N —1
F(f)z .[ f(t) e—jZ/rAfI dt ~ A'[Z fs(n) e—j27z.m4n/N — Fs(m) (437)
N-0

—o0

Boylece fy(m) siirekli spektrumu yakinsayacaktir.
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m

At F,(m) ~ F(WJ (4.38)

Denklem (4.37) deki ayrik spektrum, fy(n) "in DFT si kullanilarak hesaplanir.

0

fa(t)sza(f) e P df ~ NLNZ Fom)y e ™N=f (n) (4.39)

—00

Burada f, analog(stirekli) sinyali, fy de digital(ayrik) sinyali temsil etmektedir. Bu
yontem iki veya daha fazla boyutlara uyarlanabilir. Dikkat edilirse Ters Fourier
dontgiimii (IFT), FFT kullanilarak‘ta gergeklenebilir. Fourier doniistimiinii DFT ile
yakinsarken, spektrumun ayrik 6rneklerden ve 6rneklerin ayrik sinyal fy(n)'in Fourier
doniisiimiiniin periyodik tekrarindan(peryodu N olan) olustugunun bilinmesi gerekir.

Ayrica m'in fonksiyonu olarak ayrik spektrum, periyot N ile periyodiktir. Yani
Fo(m)=F,(m+N) (4.40)

Bu maksimum mutlak frekansin m= N/2 = f;, =1/2At olmasin1 gerektirir, yani yukari
frekans f, , ornekleme frekansinin yarisina esittir. Ayrik spektrumun periyodik
davranigindan dolayi, sayisal spektrumun son yarist (m= N/2 den m= N-1 ‘e) negatif

frekanslara karsilik gelir.

B TIE]R[10[ 1112V 15 [14 [15] &n

Joddd o

Sekil 4.4: 2 tabanli FFT kullanilirken h(n) dizisinin daha genis olan g(n) dizinine doniistiiriilmesi
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4.4.1. FFT nin filtreleme i¢cin kullanimi

DFT, IFT nin pratik olarak ger¢eklenimi i¢in kullanilacaktir. DFT nin, sinyalleri dizi
seklinde kullandiginin, bilinmesi gerekir. Yani f(n) n=0,1...N-1 ki, burada son
yarim negatif, stirekli degiskenlerden olugsmaktadir. Bu durumda liizumlu sinyal , ¢
degerine denk gelen sinogramin ayrik ornekleridir. Yani h(r) = f*(¢.,p;) dir. Burada
p'nin degerleri '0’'(s1fir) etrafinda simetrik olarak bulunmaktadir. Spektrumun fazini
dogru olarak elde edebilmek i¢in, DFT i¢in kullanilan dizi sekil 4.3 deki gibi
doldurulmalidir. Sarma sekline dikkat edilirse, p'nun negatif degerleri, dizinin son
yarisina doldurulmustur.

1 T T T T T Box filtresi Frekans icerigi
0.05 T T

0.9+
0.045

0.8
0.04 -

0.71
0.035

061
0.031

05r

Glic spektrumu
o©
o
N
a

0.4r

0.3 0.015}

02r 1 0.01}f

0.1 1 0.005 -

L 0 I I I I I h . I
0 20 40 60 80 100 120 0 0.05 0.1 0.15 0.2 025 03 035 04 045 05

frekans (Hz)

(@) (b)

Box filtresi Frekans icerigi
T T T

0.018
Box filtresi
T

0.016 R

0.9+
0.014 R
0.8F

ozl 0.012} 1

0.6+ 0.01 i

051 0.008 - 7

Glc spektrumu

041
0.006 R

03r
0.004 R
0.2

o1l | 0.002 /
1 1 1 1 1 L L L L

0 I I I 7
0 20 40 60 80 100 120 0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 0.35 0.4 0.45 0.5
frekans;N/fs;(1:256)/512

(© (d)

Sekil 4.5: Kare(a)(48-52 aras1 1) ve spektrumu(b) yanma ¢izilmistir. Frekansi 0’dan 6rnekleme
frekansimin yarisina kadardir. Yine kare(c)(49-51 arast 1) ve spektrumu(d) yanina

¢izilmistir. ikinci spektrum oldukga diiz géziikmektedir.
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Hizli, iki tabanli FFT algoritmalarini kullanabilmek i¢in, DFT doéniisiim uzunlugu
2'nin kuvveti seklinde seg¢ilmelidir. f(n) dizisinin ortasindaki bilinmeyen girisleri,
stfirlarla doldurulmalidir. Bu isleme sifir takviyesi denir ve spektrumu etkiler.

Fazla miktarda sifir olmasi spektrumun diiz olmasini saglar (daha yogun 6rnekleme
araligindan dolay1). Bu durum, spektrumda interpolasyon gerekiyorsa uygun
olacaktir. BoOylece ekstra sifirlarin olmasi sayisal kararliligin olugsmasina katki
yapacaktir. Sekil 4.5'de yukar1 sol kdsede kare bir sinyal gosterilmis ve bunun
spektrumu yanindaki sekilde gosterilmistir. Sifirlar takviye edilip spektrum yeniden

elde edildiginde olusan sekiller alttaki resimlerde gosterilmistir.

Fourier doniisiimiinii yakinsamak i¢in  DFT kullanilinca, sinyal, doniisiim
uzunlugundaki periyotlarla , periyodik bir sinyal'e doniisiir. Bu bazen problem
olabilir. Bu periyodik etkilesimi kurabilmek igin, sinyal bir pencere ile
carpilabilir(yani sinyalin kenarlarin1 zayiflatan bir agirlik fonksiyonu ile). Hesap
stiresini kisaltmak i¢in reel degerli(kompleks olmayan )sinyaller kullanilmalidir.

f(n)"in periyodik, ayrik, reel degerli bir sinyal oldugunu varsayalim,
F(m)=F(Cm)*=F(N -m)* (4.41)

Burada * kompleks eslenigi ve f(n) = f(n+N) dir. Bu simetri denklem (4.37) deki
DFT tanimindan kolayca tanimlanabilir ve yalnizca reel sinyal varsa kullanilmalidir.
Ornegin filtrelenmis (kompleks degeri olmayan ) sinogramlar gibi. Bu sekilde
ithtiya¢ duyulan FFT nin uzunlugu yariya diisiiriilmiis olacaktir. FFT nin verimli

hesaplanmasi i¢in nlimerik algoritmalar hemen hemen her pakette bulunmaktadir.

Baz1 paketler reel degerli f(n) siralamasmin (uzunlugu 2° dir ) DFT sini
hesaplayacak fonksiyonlarda eklemislerdir. Genel olarak FFT algoritmasi 2 tabanli
algoritmadir. Bu geri olusturma amaghdir; kabalik icin degildir. Sifir takviyesi
yapildiginda bu unutulmamalidir. Filtrelenmis geri olusum yodnteminin

gercekleniminde sinogramin bir boyutlu filtrelenmesi gerekir. Burada filtre frekans

parametresinin mutlak degerine esittir, yani |V| dir. Bu filtre bir cok sekilde

yakinsanabilir, fakat, FFT tabanli filtreleme algoritmasi, denklem (4.37)'den de
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anlasilacag1 gibi aymidir. Algoritma 4.3, denklem (4.41)'1 kullanarak kazanilacak
hizi, hesaba katmamaktadir. yani f(n) dizini, kompleks olarak alinabilir. Ayrica
algoritma sinyal degerlerini sekil 4.4 deki gibi parcalara bolmez ; ¢linkii filtreleme
spektrumun gercek fazim1 kullanmaz. Filtre Algoritma 4.1'in 1.kisminda
hesaplanmaktadir.(Denklem (4.38)"in O0rneklenmesi). Bu filtre, rampa veya Ram-—
Lak filtre diye anilir. Genellikle filtre, bir agirlik fonksiyonu veya bagka bir basit
fonksiyonla ¢arpilarak, daha iyi SNR (sinyalin giiriiltiiye orani) elde edilir.

Rampa filtresi Frekans icerigi

18

Rampa filtresi 16p
5 .
1.4+
a5t
4t 4 1.2+
P
851 5
k¥
0.8
25} S
0]
ol | 0.6}
150 1 0.4}
n
0.2+ 4
05+
‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ o \ \ NN TN o~
T T S S S D B 0 005 01 015 02 025 03 035 04 045 05
frekans;N/fs;(1:256)/512
(a) (b)

Sekil 4.6: Resim(a) Rampa filtresinin 256 numunesinin frekansa gore degisimini gostermektedir.
Sekil(b) ise bunun DFT sinin mutlak degerini gostermektedir. Burada Rampa filtresinin
DFT’sinin sifira yakin frekanslarda etkisini gozlemlemek ic¢in algak frekans bolgesi

gosterilmistir.

Biitiin filtrelerin ortak noktasi |V| ‘yi distik frekanslarda yakinsamalaridir. Farklilik

ise,

V| ‘nin Ornekleme frekansinin yarisina yaklasinca ortaya ¢ikmaya baslar, yani

Vy=1/2Af . Asagida, literatiirde kullanilan filtre tiirleri verilmis olup, bunlarla
yalnizca V4 <V, dan daha kiigiik frekanslar 6rneklenmis ve kullanilmistir. Bu agirlik
fonksiyonlari, pencereler veya apodizing fonksiyonlar diye bilinirler ve giiriiltiiyii
bastirmak i¢in kullanilirlar. |V| filtresi yliksek gecirgen filtredir ve sinogramdaki

giirliltiiyli zayiflatacaktir. Bircok pencereleme fonksiyonu olmakla birlikte burada

yalniz dort tanesi ele alinacaktir.
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Kesilmis Ram-Lak/Rampa filtresi :V) oluncaya kadar filtreyi |V| ornekle, yani filtre

sOyledir;
H(V)Ram-Lak = | v | (442)

V, V| <V<V, ise filtre sifira set edilir. Rampa filtresi olduk¢a kullanilmakla birlikte,
eger V| biiylik secilirse, giiriiltiiyii de yiikseltecektir.

Algoritma 4.3 Ayrik Fourier doniistimii kullanarak filtreleme

P’yi ikinin kuvveti olacak
sekilde set et(p>=r)
Filtreyi ayarla

A 4

p-r kadar “0”1 Sinogram
degerlerinin sonuna ekle

l

Filtre ile sinyalin
konvoliisyonunu al(Frekans
uzayinda garp)

F=F*G

A

Sinyalin ters Fourier
doniigiimiinii al

F=IFT(F)

\ 4

sinyalin reel kismini al

Genellenmis Hamming Filtresi:

Hamming penceresi (V) filtresi ile carpilmustir.

H(V)Genellenmis Hamming = | V | (a+(1-0)cos(mv/vy) (4.45)
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tipik olarak o degeri 0,5-0,54 arasidir. Yine V, VI<V<V, arasi sifir se¢ilmistir.

Shep-Logan filtresi: Sinc penceresi, Rampa filtresi ile ¢arpilarak elde edilmistir

[ T. Vj

sin

2v,

— (4.43)

&

V|<|V| <V, ise, filtre sifira eslenmistir.

H (V) Shepp—Logan = |V|

Hann filitresi:

H W) oy = IVI[1 + COS[T/_VD (4.44)

Vi< |V| <V, ise, filtre sifira esitlenmistir.

Lo e, S e e .
omF .
[ e 4
Q.6 N 7
0.4 -
K o mmm s o, HIMMING i
0.2 - e, Mo -
B '“---..._ - "'"l-uq..,.__' Hann ""'u.... . ]
i t‘ l.‘" -rl.p.“" . - -]
0.0Le” . Hann, ?‘ft'."’f.f.'?.:’ R 1 L e
0.00 0.10 0.20 0.30 0.40 0.50

frekans/yukari sinir frekansi

Sekil 4.7: Rampa, Ram-Lak, Shepp-Logan, ve genellenmis Hamming filtresinin a =0.5 igin

genliginin, yukar: sinir frekansi v,’ya gore normalize edilmis frekansa gore degisimleri.
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Stokastik filtreler: Gergek giiriiltii  seviyesine gore parametreleri degisebilen
filtrelerdir. Sekil 4.7°de alt1 filtrenin sekilleri goriilmektedir. Bunlarin hepsi teorik
olarak tiiretilmis rampa filtresi ile apodize pencere’nin ¢arpimindan meydana
gelmektedir. Giiriilti oldugu durumda performansi etkilenmektedir. Genel olarak
apodize pencere diisiik kesme frekansina sahipse ¢oOziiniirliik kotiiye gider, fakat

giiriiltii bastirimi iyilestirilmis olur.

Sekil 4.6, rampa fonksiyonunu spektrumunu gdstermektedir. Spektrumda logaritmik
6lcek kullandigina dikkat ediniz. Sekilden anlagilacagi gibi darbe yanitinin uzantisi
oldukca fazladir.Bu araya sifir eklenilmesi gerektigini gosterir. Eger sifir eklemesi

yapilmazsa, DFT nin periyodik davranisi, filtrelenmis sinyali etkileyebilir.
4.5. Linogram Yontemi

Bu yontem cok bilinen geri olusum teoremine dayanir. Bu teorem “iki boyutlu
Fourier Doniisiimii gerceklestirmek, Radon Donilistimii alip daha sonra birinci
degiskene gore Fourier Doniisiim almakla aynidir.” Ilkesidir. Bu yontemin
sunulmasinin amact hizli oldugunun sdylenmesidir. Linogram yonteminde veriler
O0zel bir yontemle toplanmistir. Veri toplanan noktalarin yerleri tam olarak
tanimlanmistir. Eger tanimlanmamis ise, geri olusturmadan Once interpolasyon
yapilmasi gerekir. Eger fonksiyon, kartezyen koordinattaki noktalari, dizilerinden
(array) tahmin edilecekse (bu dizi geri olusturulacak nesneyi kapsadigini

varsaylyoruz)
{lia,jo |- N<i<N -N<j<N} (4.46)
bdylece veri fonksiyonu P’nin, asagidaki noktalarda bilinmesi gerekir.

(nd,,¢,) —2N-1<n<2N+1, —2N-1<m<2N +1 (4.47)

(ndm,%+0mj, ~2N-1<n<2N+1, —2N-1<m<2N +1
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Burada @, =tan™ 4l\21m 3 ve dp, = dCosgy,
+

Linogram yontemi, fonksiyonun istenilen noktadaki degerini, ¢ok adimli islem
basamag1 kullanarak veri tahmini yapar. Bu adimlardan bahsetmeden Once iki
noktaya dikkat ¢ekilmesi gerekir. Birinci olarak, Ayrik Fourier Doniistim (DFT) nin
islem stiresinin uzun olmasidir. Bu hizli Fourier doniisiimleri (FFT) (muhtemelen
araya sifirlar yerlestirilmekle) ile ¢dziimlenebilir. Ikincisi de; herhangi bir adimin
cikisi, tam olarak bir sonraki adimin ayrik hesabinin gerektigi noktalardaki,
fonksiyonun degerini tahmin etmesidir. Bu nedenle adimlar arasinda interpolasyona
gerek kalmamaktadir. Bu iki nokta linogram yoOnteminin ilgi ¢ekici olmasini

saglamistir.

Birinci adim, Verinin Fourier Doniistimiiniin Alinmasi;
Ikinci degiskenin her bir degeri icin, denklem (4.23)’iin birinci degiskene gore
DTF'si alinir. Bu projeksiyon teoremine gore, bize, nesnenin asagida belirtilen

noktalarindaki Fourier Doniisiimiiniin tahmini degerlerini verir (kartezyen koordinat

sisteminde).
k k
, tang, |, —2N-1<k<2N+1 (4.48)
(4N +3)d' " (4N +3)d

—2N -1<m<2N +1
ve ayrica su noktalarda (kartezyen koordinat sisteminde de aynidir )
Ltan 1 + L
(4N+3)d 5 Pm ’(4N+3)d , —2N-1<k<2N+1 (4.49)
—2N -1<m<2N +1
Ikinci adim, Pencereleme;

Giriilti agirlikli oldugundan siiphelenilen frekanslar1 bastirmak i¢in pencereleme

fonksiyonu kullanilir. Pencereleme, FBP de konvoliisyona karsilik gelir.
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Ucgiincii adim, Iki Fonksiyonu Ayirma:

Geri olusturulacak objenin 6rneklenmis Fourier Doniisiimii (F), iki fonksiyonun
(K,L) toplam1 seklinde yazilir. K, denklem (4.48) ’de tanimlanan aralikta F'nin
degerlerinin merkez (orijin) disinda aynisini alir, diger biitiin noktalarda sifirdir.

L, denklem (4.49)’da tanimlanan aralikta F'nin degerlerinin merkez (orijin) disinda
aynisini alir, diger biitiin noktalarda sifirdir. Buradan da anlasilacagi gibi, merkez
disinda, F = K + L dir. Once K ve L nin 2 boyutlu Fourier Doniisiimiiniin birbirinden
bagimsiz sekilde alinmasindaki ve daha sonra sonuglarin toplanmasindaki amag,
F'nin tahmini degerini elde etmektir. (DC terim harig, ¢iinkii sifir noktasinda esitlik

verilmedi). K i¢in elde edilen algoritmanin aynisini L i¢in uygulayabiliriz.

Dérdiincii adim, Chrip(Cirilt1) Z Dontigiim:

Ikinci degiskene Chirp Z déniisiimii uygulanir. Dikkat edilirse denklem (4.48) “de ¢
Oyle secilmistir ki, eger k degeri sabitlenir ise, denklemdeki ikinci degiskene gore
ornekleme diizgiin dagilimli (uniform) olacaktir. Orneklenmis bolge disinda G nin
degeri sifirdir. Boylece her bir sabit k i¢in 0 <k <2N +1 asagidaki noktalarda Ters
Ayrik Fourier (IDFT) doniisiimiiniin degerlerini (ikinci degisken ig¢in) Chirp Z

Doniistimii kullanilarak gerceklene bilinir.

k . .
— i | ~2N-1<k<2N +1, ~N<j<N 4.50
((4N+3)d J"J J (4.50)

Chirp Z doniisiimii 3 adet FFT kullanilarak gergeklenebilir.

Besinci adim, Birinci Degiskene Gore Ters Doniisiim:

G'nin istenilen her bir noktadaki Ters Fourier Doniisiimii her bir sabit j degeri i¢in,
birinci degiskene gore denklem (4.50) deki noktalardaki degerleri kullanilarak, ters
FFT si alinarak elde edilir.

4.6. Fourier Dilim Teoreminin Gerceklenimi

Fourier dilimleme teoreminin ger¢ekleniminde, sinogramin ayrik spektrumu, her bir

acisal 6rnekleme i¢in hesaplanacaktir. DFT de oldugu gibi burada faz énemlidir , bu
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nedenle Sekil 4.4 de gosterilen kayma dikkate alinmalidir. Bu spektrum, agisal
ornekleme olarak almmistir ve kuadratik frekans uzayima haritalanmalidir. Bu,
frekans uzayinda 2D interpolasyonu gerektirir ki, ileride genis olarak tartisilacaktir.
Son olarak 2D quadratik spektrum, 2D IFFT kullanilarak, geri olusturulacak

goriintliyli elde etmek igin terslenir.

Acisal spektrumu, kuadratik spektruma haritalama igin gerekli zaman hesaba
katilirsa, bu zaman en yakin komsular yontemi kullanirlarsa ihmal edilecek kadar
azdir. Eger iki tabanli FFT kullaniliyorsa, Fourier dilimleme teoreminin
gerceklenimi, filtrelenmis geri projeksyon ve geri projeksyondan sonra filtreleme
yontemlerinden daha az zaman istemektedir. Simdi bu ydntemin gercekleniminde
ortaya ¢ikan bazi problemler incelenecektir. Sekil 4.4 de soz konusu olan kayma
probleminden baska agisal ve kuadratik spektrum {i¢ farkli sekilde birbirlerine

uydurulabilir. ( Sekil 4.8 )

NN
N

Sekil 4.8. Agisal ve kuadratik spektrumun birbirini karsilama durumlart

-
N

Sinir, maksimum frekanslara karsilik gelmektedir ( Ornekleme frekanslarinin
yarisina). Sekilden anlagilacagi gibi geri olusturulacak goriintii merkezlenmis ve kare

seklinde oldugu varsayilmistir. Yani M=N, Xyin = Ymin , AX =Ay dir.

Birinci durumda (a) kuadratik spektrum g¢ok kiiciiktiir , agisal spektrumun bazi
parcalar1 quadratik spektruma haritalanamamaktadir. Bu oldukca kotii bir durum

olup, su sartlarda durum vahimdir.

max|K, | -1 v LA Ap (4.51)
2AX 2Ap
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Ikinci durumda ise (b) biitiin agisal spektrum kuadratik spektruma haritalamir.Bu
durum Ax=Ap iken olusur, tgiincii durumda ise (c) acisal spektrum, kuadratik
spektrum tarafindan kaplanmistir. Bu ¢ikis gOriintiisiiniin  biitiin  spektrumu
kullandigin1 gostermekle beraber, geri olusturulan goriintii algak filtrelenmis gibi
goziikecektir. Ciinkii acisal spektrumun, agisal ornekleme frekansinin yarisindan
daha biiyiik frekanslara sahip olan degerlerinin, sifir oldugu kabul edilmesi gerekir.

Iki boyutlu interpolasyonda en yakin komsular ydntemi olduk¢a hizli olmakla
beraber geri olusturulan goriintiide bazi bozukluklar olmas1 muhtemeldir. Bir diger
secimde, yavas fakat oldukca kararli bir yontem olan, bi-linear (¢ift dogrusal)
interpolasyon yontemini kullanmaktir. Bu yontemde, kuadratik spektrumdaki her bir
ornegin degeri, agisal spektrum(grid)daki dort en yakin komsusunun agirlikli

toplamina esittir. ilk olarak kuadratik giridin frekanslar1 acisal kordinatta

\Y
gosterilmelidir. Denklem (4.4) kullanilarak bu saglanir (V] - v(‘:f’s v
y

j . Daha sonra
sin @

dort en yakin komsu bulunur.

Once tamsay1 t bulunur,

t=|-2 =0, <p<@p, Ve W, _P7P ecili (4.52)
Ag Ag

Sonra tamsay1 r bulunur
Vv V-V -

r=|—|=>v, <v<yv,,, ve w, = C=Ap(v—-v,) secilir (4.53)
Av Av

Burada son formiil yalnizca pozitif frekans degerleri i¢in gegerlidir. Negatif frekans
degerleri durumunda, spektrumun periyodik davranigi géz oniine alinmali ve uygun
kaydirma yapilmalidir. Son olarak , dort degerin agisal koordinattaki bi-lineer

interpolasyonu kullanilir.

F(Vxﬂvy) = (I_W(p)((l_WV)F(Vr9¢t)+WVF(Vr+17¢t))+

(4.54)
W(p ((1 - W, ) F (Vr > P ) +W, F (Vr+1 > P ))
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Cikis goriintlisliniin 6rneklenmesi, polar spektrumdaki bilgi seviyesini karsilayacak
kadar olduk¢a yogun olmalidir. Fakat acisal spektrumda merkeze dogru gidildikce (
(0.0) noktasina dogru ) yogunluk atmaktadir, buda kuadratik spektrumun merkeze
dogru fazla 6rnekleme yapamadigindan ¢akigsmalarin olusmasina neden olur. Diger
taraftan, yiiksek agisal frekanslarda yogunluk olduk¢a diismekte ve quadratik

spektrum, agisal spektrumun gereginden hizli 6rneklemesine neden olur.

Acisal uzayda, ornekler arasi agisal uzaklik A ve radyal parametre v cinsinden,
ornekler aras1 acisal uzaklik, Av = 1/RAp dir. Kartezyen uzayda, her bir koordinatin
uzakligt A v,=A vy, = 1/MAx dir. Eger Ap = Ax segilirse, radyal parametre v

ornekleme araligi, kartezyen diizlemdekini kargilamalidir, yani

AVX:Avy:L:AV:L:M:R (2.55)
MAX RAp

burada M ve R degerleri genisletilmis degerlere denk olmalidir. ki tabanli FFT
kullaniliyorsa , 2’nin kuvveti olmalidir. Sunulan geri olusturma algoritmasi geri
projeksiyon algoritmalarindan daha ¢ok giiriiltii birikimine neden olur. Ozellikle
halka (ringing ) problemi oldukc¢a fazladir, bu problem yliksek dereceli interpolasyon

veya Radon uzayinda lineer olmayan grid kullanilarak ¢oziimlenebilir.

Dikkat edilirse yiiksek dereceli filtreler oldukca iyi niimerik sonuclar saglamakla
beraber, hesap yiikii kabul edilemez seviyelere ¢ikabilir. Diger bir yontem de, agisal
orneklerin her birini kartezyen koordinata uygun agirliklarla dagitmaktadir ki,
bdylece biitiin acisal Ornekler her zaman quadratik gridde temsil edilecektir.
Orneklerin diizensiz (uneven ) dagilimi ekstra filtreleme gerektirir. Fourier dilimleme
teoreminin gergeklenimindeki en temel problem, frekans uzayindaki iki boyutlu
interpolasyon olup ve yontem bu nedenle klinik kullanimda oldukga az bir basariya

sahiptir.



BOLUM 5. DOGRUSAL CEBIRLE GERI OLUSTURMA
ALGORITMALARI

Bu yontem, geri olusturulacak f fonksiyonunu bilinen, sabit sinirli sayida baz
fonksiyonlarinin dogrusal kombinasyonu ile yaklasik olarak olusturulmasina

dayanmaktadir.
flr.4)= iijj(wﬁ) (5.1)

Buradaki amac¢ ise, bilinmeyen x;'lerin elde edilmesidir. Eger Olciimlerin geri
olusturulan nesnelerle dogrusal bir bagintist oldugu varsayilirsa (ki ¢izgi
entegrallerin 6zel durumlar i¢in kesinlikle dogrudur), ayrica, geri olusturulacak
nesne, baz fonksiyonlarindan (r;; , j'nci fonksiyonunun 1'inci 6l¢lim degerini gosterir)
birisi ise ve bu durumda Ol¢gmenin degerinin ne olacagi kestirilebiliniyorsa, f

fonksiyonunun i'inci 6l¢iimiiniin, yaklagik olarak sdyle olacagi sonucu ¢ikarilabilir ;

Dorx,  1<i<I (5.2)

Ly
1

J
j=
Boylece problem, Olgiilen yaklasik problemlerden, x; degerini kestirebilme

olacaktir.(tahmin degeri, bazi optimizasyon kriterlerini saglayan, bir deger olacaktir).

Gosterimi basite indirgemek igin goriintii, goriintli vektorii x, j boyutlu (pargalart x;
ile) ve veri Ol¢iim vektorii y, 1 boyutlu olarak gosterilmistir. Varsayilan projeksiyon
matrisi R, (rj girisleri ile) r; 1'inci satirin transpozu olsun. (1<i<7) boylece i¢

carpim (inner product) (1;, X) denklem (5.2) ile ayni olur.
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Boylece y, yaklasik olarak Rx’dir. Ayrica X, R'in alt kiimesi olan, sanal degeri
olmayan, C'ye aittir. Bu formiilasyonda R, C, y bilinenler ve x tahmin edilendir.
Tahmini x; degerleri, denklem (5.1) “de yerine yazilinca, bu denklem f'nin yaklasik
degerini verir. Baz fonksiyonlarinin se¢iminin en basit yontemi soyledir: Diizlem
piksellere boliiniir (veya uzay, voxellere boliiniir) ve belirli piksel'de (voxel'de)
degeri 1 olan diger yerlerde “0 (sifir)” olan bir baz fonksiyonu secilir. Ayrica bazi
farkli segimlerde miimkiindiir. Ornegin [71] yalnizca uzaysal sinirli olmayan, ayrica
oldukca diiz bir kiiresel simetrik baz fonksiyonu kullanmistir. Baz fonksiyonunun
diiz olmasi olusacak goriintiiniin diiz olacaginin belirtisidir. Bunun yaninda kiiresel
simetri 1;;in kolay hesaplanmasini saglar. [72]'de tamamen ii¢ boyutlu PET
tomografide bu fonksiyonlar kullanilmistir. Bu ¢alismada seri agilim yontemine gore
daha iyi istatistiksel veriler elde edilmistir. Bir ¢ok durumda r;;'nin ¢ok az bir kismi
sifirdan farklidir. Ornegin baz fonksiyonlar1 200x200x100 dizili bir voxelden olugsun
ve Olglimler yaklasik ¢izgi entegralleri olsun; bu durumda sifir olmayan r;'lerin
yiizdesi, %1 dir. Clinkii tipik bir ¢izgi 400 voxelden daha az bir voxeli keser. Bu,
Otelemeli yontemlerle, x; tahmini yapmay1 verimli kilar. Bu nedenle rj; sifirdan farkli
durumda, i'nin herhangi bir degerinde, j'nin listesini ve rj’in degerini veren bir
sabrutin kullanilabilir. Cebirsel Geri olusturma, ART ve digeri Beklenti
Maksimizasyonu (EM) algoritmalari gibi bir ¢ok yontem bu konu baslig1 altindadir.

Bu yontemler bir sonraki konularda detayl bir sekilde tartisilacaktir.

Stirekli fonksiyonlarla geri projeksiyon yapmak yerine ayrik fonksiyonlar kullanarak
geri projeksiyonla goriintii olusturulabilir. Bu radon doniisiimiiniin ayrik olarak
gerceklenimini zorunlu kilar. f(x,y) fonksiyonuna gore Radon doniisiimii dogrusal
bir doniigtimdiir. Ayn1 sekilde Ayrik Radon doniisiimii de dogrusal bir doniistimdiir.
Radon doniisiimiiniin integralleri ile ilgilenmek yerine Matris seklindeki esdegerleri

ile ilgilenilebilir.
= A x

b
v v oy
-

(p.0)=R f(x,y) (5.3)
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Radon doniisiimiiniin ayrik deger kiimesi, f"(p,,0,)=f, (k,I) olsun. geri
olusturma i¢in Orneklenen gorintii f(Xm,yn) = fa(m,n) olsun. Eger f*(k,I) matrisi

vektor seklinde yeniden diizenlenirse, yani;
b =by, =1 (k1) (5:4)

ve ayni teknik goriintiiye uygulanirsa, yani;
Xj = XnM+m = f(m,n) (5.5)

Boylece, denklem (5.6)'da gosterilen seri agilimi kullanilarak Radon doniigiimii
denklem (5.11)'deki gibi yazilabilir. Vektor boyutlar1 I = KL ve J = MN ise, A

matrisinin eleman sayist K*L*M*N"dir ve oldukca fazladir[24].

flxy)= ;gf(m,n)fé(x—xm,y—ym)j

S k0)= ﬁfw(ZZf(m,W(x—xm,y—yn )jc?(pk —xcosg, — ysing, Jdxdy

(5.6)

=22 fmn)[ [ #x=x,.9-2,)(p, ~xcosp, ~ysing, Jdxdy (5.7)

Sistem matrisinin elemanlar1 s6yle hesaplanir;

(5.8)

ai,j = akL+l,nM+m

= fw .EO ¢(x =X, V=Y, )5(pk —xcos@, — ysing, )dxdy (5.9)

= J: f; #(x, v)5((o, —x,, cosp, -y, sing,)— xcos g, — ysing, )dxdy

=¢"(p, — x, cosg, - y,sing,,¢,) (5.10)
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¢(...) fonksiyonu goriintii uzayinda acilim fonksiyonudur. (Xm,yn) noktasindaki
pikselin, (x,y) stirekli noktalar1 ile goriintii uzayini, nasil modelleyecegini belirler.
Denklem (5.10), matris elemani genisletme (yayma) fonksiyonunun Radon
dontisimii oldugunu gosterir. Burada p  parametresi piksel pozisyonuna gore

kaydirtlmigtir.

Cizgi Engeksi i

[N\

)
@\
N

/ Gérmikseli i

Sekil 5.1: Matris eleman a;; , i endeksli sinogram degeri ile j endeksli goriintii pikseli arasindaki

agirhk faktorii olarak degerlendirilebilir.

Sunulacak olan yontem, iki birbirine bagimh vektérden olusur. Bu vektorler bilinen I
boyutlu b(I=KL) sinogram vektdrii ve bilinmeyen j boyutlu x(j=M?) vektoridir.
Tomografi i¢in b vektorii, denklem (5.4) kullanilarak bir vektore katlanmis, sinogram
degerleri igerir. X ise goriintiide geri olusturulmus piksellerin kiimesidir ve denklem
(5.5) kullanilarak vektor halinde yazilmistir. Bundan sonra ters radon doniisiimii i¢in
integral formiilasyonu yerine, dogrusal cebir kullanilacaktir. Daha sonra
algoritmalar1 gerceklemek icin yaklasik degerler kullanilacaktir. Geri olusturma

problemi matris vektor formatinda sdyle yazilabilir.
b= Ax (5.11)
Burada A € K™ sinogramdan her biri goriintii pikselleri ile her bir ¢izgi yerleri

arasindaki iliskiyi belirleyen, agirlik elemanlarinin olusturdugu sistem matrisidir.

Radon tabanli direkt geri olusum yontemleriyle karsilastirilinca bu yontemde bazi
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yeni kolayliklarla beraber parametrelerde olusur. Bunlar sdyle siralanabilir; Dogrusal
cebrin matematikte oldukca fazla altyapisi bulunmaktadir. 2 ve 3 boyutlu PET geri
olusturma problemi i¢in formiilasyon yapilabilir. Diizensiz tarayici geometrisi, yani:
siirlt ¢izgi yerlerinin olmasi direkt yontemler i¢in oldukc¢a kétiidiir. Dogrusal
cebirde ise sinogramdaki eksik veriler matris formiilasyonu ile ¢oziilebilir. Sinirh
sifirdan farkli detektér boyutu, sistem igerisinde modellenebilinir. Béylece model,
¢izgi yakinsamasi temeline dayanmaz ve detektor duyarliliginin degistirilmesi sistem
denklemleri icinde modellenebilinir. Bdylece fiziksel tarayici kismi daha iyi

modellenmis olur.

Sistem matrisi A genel olarak quadratik degildir (I+J). Bu’da denklem (5.20)'de
gosterilecegi gibi normal denklem olusturulmazsa uygulanabilir teknikleri sinirlar.
Sistem matrisi tekil veya tekile yakin bir matristir. Yani tekil degerleri ¢ok kiigiiktiir.
Dogrusal cebir yontemi ile olusturulmus geri olusturma sekli hastalikli problemdir.
Gorilintli uzaymdaki projeksiyon ¢izgilerinin (sinogramlarin) diizgiin dagilmamis
olmasi nedeniyle bazi goriintii degerleri gerceginden ¢ok biiyilik, bazilar1 ise ¢ok
kiiciik deger alabilirler. Bu problem siirlayict veya diizenleyiciler kullanarak
¢Ozlimlenebilir. Sistem matrisi, M x M goriintii piksellerinin yalnizca yaklasik olarak
M tanesinin sinogramdaki belirli kutulara katki yapmasindan dolayi, daginik bir
matristir. Bant matrisinde oldugu gibi, A matrisi basit bir yapiya sahip degildir. Bu
nedenle A'nin terslenmesi olduk¢a yavastir. A'nin basit bir yapiya sahip
olmamasiin nedenlerinden biride denklem (5.4) ve (5.5)'de ifade edilen kolay
siniflandirma isleminden kaynaklanir. Bir diger neden de ¢izgi parametreleri (p,o)
ile, goriintlii koordinatlar1 (x,y) arasinda basit bir iliskinin olmamasidir. A matrisi
normal olarak oldukca biiyiiktiir. Ornegin, 256°x256> elemanli, bu nedenle matrisin

tersini almak zaman ve hafiza gerektiren bir istir.

5.1 Matris Elemanlarinin Hesaplanmasi

A matrisi, bir ¢ok tahmin yontemi ile tahmin edilebilir. En genel yaklagimlardan
birisi en yakin komsular tahmin yontemidir. Ayrica, birinci derece yaklagim ve iyi
bir interpolasyon'da kullanilabilinir. Goriintii pikseli destekli matris elemant

olusrutulmasina alternatif yontemler yayin [71]'de bulunabilir. Asagida konu
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edilecek interpolasyon semalar1 oldukga basittir. Eger hizli hesaplanabilirse ¢ekici de
olabilirler. Ciinkii genis matrisler, hafizada depolanmadan Gtelemeli geri olusturma
yontemi ile bir ¢ok kez hesaplamirlar. Iyi bir interpolasyon semasi kaba olan

interpolasyona oranla daha fazla zaman gerektirir.

5.1.1. Piksel tabanli en yakin komsular yontemi

Her bir pikselin etrafina, (xm,ym) noktasi, Ax * Ax kare genisliginde yerlestirilmistir.
Cizgi parametreleri (pv,p;) kareyi keserlerse matris elemani a; Ax'e set edilir.
Kesmezlerse “0"a set edilir. Sekil 5.2°den de anlasilacagi gibi test kriteri sdyle
yazilabilir.

!

p :pk_‘xm Cosgol_yn Sin?l (512)

|P'COS (/71| < % ve |p'sin (01| < % = Qi grom = DX (5.13)
i [ I:'k I'-I:'| ]
p;\
v -
b I”'
P
7
—r
}:'l'l'l.

Sekil 5.2. (px,; ) ye karsilik gelen i endeksli ¢izgi, (X, , ¥, ) de merkezlenmis kare pikseli keser.

Endeks kL+I1, terslenip asagi tam sayiya yuvarlama yapilarak ve mod operatorii
kullanilarak 1 ve k elde edilebilir. Ayn1 durum nM+m i¢inde gecerlidir. Bu, matris
olustururken anlamlidir. Yani, satir veya siitun boyunca, genelde ¢izgi pikseli keserse
matris eleman1 1'e, kesmezse “0"a set edilir. Bu x'in ¢6ziimiiniin genel olarak

6l¢eklenmesi anlamina gelir.
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5.1.2 Ayrik Radon doniisiimii

[leri matris ¢arpimini yaklasik elde etmenin bir ydntemi de ayrik Radon déniisiimii
kullanmaktir. Bu, algoritma 5.1 kullanilarak ya bir defa (sistem matrisinin
depolanmasini gerektirir) veya ihtiya¢ duyuldugu zaman yapilabilir. Matrisin devrigi
ile carpilmas1 gerekiyorsa, ayrik geri projeksiyon operatorii, (2 ile carpilarak)

kullanilabilir.

5.1.3. Birinci derece piksel tabanh interpolasyon stratejisi

(Xm,yn) pozisyonundaki piksellerin Ax * Ax genisliginde kare ve genliginin sabit
oldugu varsayilarak ¢izgi izleme stratejisi kullanilabilir. Matris elemani olarak ¢izgi
yeri (pk,¢;) olan piksel boyunca olan uzunluk kullanilmistir. Déniigiim ve 6l¢ekleme

kurallar1 kullanilarak temel karenin Radon dontistimii elde edilebilir.

AV Py — X, COSQ, —y, sing,
a =— 2 m n , 5.14
kL+[,nM +m 2 fkare[ A)C ¢l ( )
Bu yontemin bir varyasyonu da, bir ¢ok ¢izgi kullanip, sonra bunlarin ortalamasini
almaktir. Cizgiler, kare igerisinde olan ve drnekleme araligini gosteren parametere
uzaymnda simetrik olarak yerlestirilmis spotlar seklinde gosterilebilir. Bu sekilde
piksel c¢ozinirliigliniin sinirli olmast ve detektér hacmi (gizgi genisligi)

modellenebilir.
5.1.4. Sinc interpolasyon stratejisi

Bir baska yaklasim olan Sinc Interpolasyonu daha once konu olan asagidaki

denklemi kullanir.

Ulp,9.x,.7,)= gsin[t// min{;,;}] (5.15)
4

|sin @| |cos (p|
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Bu ifade A matrisinin elemanlarini verir.

akL+l,nM+m = gSin l//mln ;5L (516)
y sing,| [cos |
r :
W:E(pk_xm Cos¢l_yn Slnwl) (517)

Bu sekilde matris elemanlarinin elde edilmesi, bir kismimin negatif olmasini
gerektirir, ki bu fiziksel acidan kotii bir durumdur. Goriintiide yalniz bir pikselin
sifirdan farkli oldugu varsayilirsa; negatif sayimlar bazi ¢izgi yerleri i¢in Olgtilebilir.
Denklem (5.16) sayisal isleme perspektifinden bakildiginda, daha 1iyi bir
interpolasyonu temsil eder. Bu ydntemin bir diger olumsuz tarafi, matrisi bu

yontemle olusturmak diger yontemlerle karsilagtirilinca olduk¢a masraflidir.

5.1. Matris Operasyonlar1 ve Radon Déniisiimii Arasindaki iliski

Matris formiilasyonundaki her bir matris operasyonunun, Radon Doniistimii
isleminde bir es degeri vardir. Denklem 5.18 ayrik goriintii f(m,n)’'in tam ayrik
parametre uzay1i, Radon doniisiimiinii ifade eder.

B = Ax (5.18)

ART ve MART gibi 6telemeli geri olusturma yontemleri A nin i'nci satir ile (a; ile)
hali hazirdaki geri olusturulan gbriintii x'i skalar olarak garpar. Yani; a;' x ki bu

goriintli x'in parametre uzayinda bir belirli 6rneklemeye Radon doniisiimiidiir.

Tablo 5.1. Matris operasyonlarinin anlami

Operasyon Anlam
Ax=b parametre uzaymin tamami i¢in Radon doniisiimii
b; = aiTX parametre uzaymin bir elemani i¢in Radon doniisimii

x=A"b Sinogramin, goriintii uzayina Adjoint(eklenmis) Radon doniisiimii
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Otelemeli algoritmalarda, diger ortak operatdr, matrisin devriginin almmasidir.
¥ = A"b ayrik parametre uzayinin, goriintii uzaymna geri projeksiyonu islemidir. Bu
gercek, literatiirde pek kavranamamistir. Matrisin transpozu (devrigi) (karmasik
degerler olmadan) adjoint (eklenmis) operatoriidiir. Bu durumda eklenmis Radon
dontistimii iki defa geri projeksiyon islemi demektir ve matrisin devrigine esittir.
Kare olmayan sistem matrislerinin ¢ézliimiinde en ¢ok kullanilan yontem, normal

denklemler olusturmaktir.

ATb=(AT A)x (5.19)

Denklem (5.22)'deki elemanlarin es degerleri direkt geri olusturma metodundaki

parametreler kullanilarak tiiretilmigtir.
x=(ATA)"ATb (5.20)
A" geri projeksiyon operatériinii (A" A)”' de daha 6nce konusu gegen filtrelemeyi

temsil eder. Filtrelemeli geri olusum denklem (5.22)'den, A'nin tam derecesi (full

rank) oldugu varsayilarak soyle kestirilebilir.

x=(ATA)"ATb (5.21)
=(A"A)TAT(AAT) (AAT) b (5.22)
=(ATA)(ATA) AT (AAT) b (5.23)
=AT(AANY b (5.24)

Burada (AA")! daha 6nce konusu gegen | v | filtresini, A" geri projeksiyon islemini
temsil etmektedir. Tam dereceli varsayimi genel olarak daha 6nce bahsedildigi gibi

pek gegerli degildir.

5.3. Smmirlama ve Diizenlemeler

Dogrusal cebirde hastalikli denklemlerin ¢6ziimiinii duragan yapabilmek igin

sinirlama ve diizenlemeye ihtiya¢ vardir. Denklem (5.11)'in iki norm algilama
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seklindeki ¢oziimii olan denklem (5.25) genel olarak ¢oziimdeki istenmeyen biiyiik

dalgalanmadan dolay1 kullanigsizdir.
. 2
X =arg mln{"b - Ax”2 } (5.25)

Bu yaklasik olarak sistem matrisinin bagimlilik sayisi ile ilgilidir. Bu problemle basa
¢ikmanin bir yolu, kisaltilmis SVD kullanmaktir. Dikkat edilirse, denklem 5.25 genel
bir, en az kareler uydurmasidir ve PET sinogramlarinda oldukga fazla olan giiriiltii
istatistigini  dikkate almaz. Otelemeli geri olusum algoritmalarmi duragan
yapabilmenin yolu ¢dziim iizerine sinirlamalar getirmektir. Ornegin, eger bir beyin
aktivitesi belirleniyorsa negatif olmama sart1 getirilebilir. Ayrica aktivitenin tist limiti
de belirlenebilir. Boylece alt ve iist sinirlar1 asan degerler kesilirler. Bunlar gegici bir
yaklagim olarak goziikse de dtelemeli geri olusturma algoritmalarinin duraganligini
diizeltirler. Teorik noktadan bakildiginda kisitlarin i¢eriginin analizi oldukca zordur.

Otelemeli yontemlerin ¢dziimiinii duragan hale getirmenin en genel yolu diizenleme

yapmaktir. Bu denklem (5.26) ya bagka terimler eklenerek gerceklenir.
. 2 2 % \|2
X =arg mln{”b — Ax”2 + A HL(x - X 1‘2 } (5.26)

buradaki X~ tahmini ¢6ziimdiir. Eger degeri yoksa sifir alnabilir. L bir matristir,
birim matris olarak secilebildigi (biiyiik degerleri sinirlar) gibi, x ¢dziimiiniin 1. ve 2.
derece tiirevlerine de esitlenebilir (hizli degisimi sinirlar). A diizenleme teriminin
agirligini belirler. A'nin optime degerinin tahmini, yayin [73] den incelenebilir.

Diizenleme terimlerini geri olusturma algoritmasina dahil etmenin en kolay yontemi

orijinal denklem setlerinin altlarina, diizenleme setlerini ilave etmekle yapilir.

(ks
x= (5.27)
AL /1LX*

Genisletilmis ve orijinal denklem setlerinin giiriiltii 6zellikleri tamamen farklidir ve

belirli bir geri olusturma algoritmasini nasil etkileyecegini teorik olarak kestirmek

kolay degildir.
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5.4. Tekil Degerler Ayrisimi

Sistem matrisi A, SVD kullanilarak analiz edilebilir. SVD'nin temel yapisi, A

matrisini pargalara ayirmaktir.

. T
A=UZV (5.28)

burada X, A'nin tekil degerlerini iceren diyagonal bir matristir. U ve V matrisleri ise
dik matrislerdir. £ = diya (c1,62,.....,0j). Tekil degerler normalde biiyiikten kiigiige
dogru siralanmistir, (o; > oj+1). A'nin sartsal sayisi, en biiyiik tekil degerin en kiigiik

tekil degere oranidir.

S.5(4)= % J<I (5.29)
J

Sistem matrisinin Ozelliklerini gostermek i¢in, A, denklem (5.15) kullanilarak
hesaplanir. Ornekleme parametreleri denklem (5.32-35)"deki gibi se¢ilmistir ve buna
karsilik gelen sistem matrisi incelenmistir.

Boyutlar1 21 x 21 olan basit bir goriintii i¢in degiskenlerin alacagi degerler soyledir.

Xm=-1+m-0.1, m=0,1,....,20 (5.30)

yn=-1+n-0.1, n=0,1,....,20 (5.31)

pk=-1+k-0.1, k=0,1,....,20 (5.32)
T

=/ —, 1=0,1,....,19 5.33

@, 20 ( )

Sistem matrisindeki tekil degerlerin dagilimina bakildiginda, 20 biiyiik tekil degeri,
255 yavasca azalan tekil degerler izlemekte ve daha sonra dramatik bir degisimle
hizl bir diisiise gegmekte oldugu gézlemlenmistir. i1k 20 biiyiik tekil degerler sistem
matrisinin boyutuna ve gergek Orneklemeye karsilik gelir. Buradaki problem
hastalikli bir problemdir. Bu, x'in degisimini diizenleme kullanip sinirlandirarak

coziilebilir. Hastalikli matrisi tersleyebilmenin bir yolu da X matrisini biri biiyiik
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tekil degerler, digeri kiiclik tekil degerler olmak iizere iki parcaya ayirarak

yapmaktir.
X 0

Y= 0 (5.34)
2

Y,'deki tekil degerler fazla 6nemli olmayanlardir. Matrisin rankin1 P secerek X'un

tersini soyle yazabiliriz;

s_|Z 0 5.35
=0 o (5.35)

Bu tersleme basitce gergeklenebilir ve sonu¢ denklem (5.11)'in terslenmesinde

kullanilabilir.

x=V=UTh (5.36)
bu ¢6ziim, agsagidaki en az kareler probleminin minimum norm ¢oziimiidiir.
min, |b- Al (5.37)

SVD'nin ¢dziim i¢in hesaplamasi gereken dongii miktari, (4FJ+8LF) dir. 1 ve J
degerleri sistem matrisi A'nin, satir ve siitun sayilaridir. Karmasiklik, yaklasik olarak
(M®) kadardir, M, goriintii uzayinda her bir eksen iizerindeki piksel sayisidur.
Tarayic1 geometrisi sabit ise, SVD yalniz bir kere hesaplanacaktir. Sistem matrisinin
SVD yapildiktan sonra minimum norm ¢dziimii, matris ¢arpimi ve rank degistirme
veya tekil degerlerin bazilarm filtreleyerek (6rnegin Thikhanov sinirlayicilar gibi)
kolayca gerceklenebilinir. SVD'nin hesaplama karmasasina ragmen SPECT in
olusturulmasinda kullanilmaktadir. 7080 x 4436 matrisin SUN Sparc 10/40
sisteminde hesaplanmas1 35 saat siirdiigii belirtilmektedir. Ug¢ boyutlu goriintii
olusturma probleminde fazla sayida sinogram veya voxel aliirsa, SVD'nin

kullanimi i¢in hesaplama seklinde degisime gereksinim vardir.
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5.5. ART Kullamlarak Otelemeli Geri Olusturma

Denklem (5.11)'t ¢ozerken en c¢ok kullanmilan yontem ART (Algebraic
Reconstruction Technique), cebirsel geri olusturma yontemidir. ART biyomedikal
alaninda 1970°1i yillarda ilk defa Cormack ve Hounsfield tarafindan basit tomografi
goriintiilerinde kullanilmistir. Daha sonralar1 ART yonteminin Kaczmarz [74]
tarafindan 1937 yilinda gelistirilen algoritmanin benzeri oldugu kesfedilmistir.
ART deki gerekli temel operator, sistem matrisi i¢indeki belirli bir satir (a;) ile

¢ozlim vektorii x"in skalar olarak carpilmasidir.

- J
b= a;% =a/X (5.38)

Jj=1

ART de yenileme, k'nci otelemede, ¢oziim vektoriine sistem matrisinin 1 satirinin
Ol¢eklenmis sekli eklenerek yenileme yapilir.

T .(k)
b —a, x

(k+1) _ (k)
X =x + lr—ai (540)
a a;

k'nci 6telemede denklem i'nin ¢oziimii saglanir.

_ b, —al x*h
a x® =al x4 LT

. ala, =b, (5.41)
a; a,

Radon doniisiimii terminolojisi kullanilacak olursa, ART k'nci oOtelemede
olusturulacak goriintiiyli, (px,0;)'de, dogru Radon doniisiimiinii olusturmak igin

yeniler. (k,1), denklem (5.2)de gosterilen sinogram siniflama semasidir.

Ilgi duyulan bélgedeki ART Kkalitesini, o bolgeden gecen ¢izgi sayisini, i sayisini,
karsilar sekilde segerek artirilir. Genelde i, k'nin fonksiyonu olarak segilir. Ornegin i
= k MOD I, mod modiil operatoriidiir. Fakat bu se¢cim fazla iyi bir se¢cim degildir.
Diger bir i se¢cme yaklagimi ise, i'nin diizgiin yogunluklu dagilimli olasilik

fonksiyonu kullanilarak rasgele secimidir. ilk olarak x'© , sifir veya iyi bir tahmini
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degere atanabilir. Diger bir se¢imde biitiin ¢dziim degerlerini sabit bir degere
atamaktir. ART algoritmas1 geometrik olarak da incelenebilinir. Sekil 5.4'de ART,
iki projeksiyon ¢izgili, iki parametreli problemin tahmininde kullanilmistir. Denklem
(5.41)'de gosterildigi gibi k'nci dtelemedeki ¢oziim x* , by = a;" x* ile belirlenen
hiper diizlem {izerine dik olarak (a nin yonii boyunca) projeksiyon edilir.

Yakinsama hizi hiper diizlemler arasindaki agiyla oldukea iliskilidir[22].

I

Sekil 5.3. Iki parametreli problemin ART kullanilarak ii¢ farkli 6telemesi. Cizgilerin dikligine bagl

olarak yakinsama hizli(en sag sekil), veya yavas (en sol sekil) olabilir.

ART deki her bir oteleme, yalnizca a; ile eldeki ¢oziim x®

arasinda skalar carpimi
gerektirir. Bu nedenle her bir 6teleme hizlidir. Fakat bir 6teleme ile kazanilan kalite
cok diistiktiir. ART"1 iyilestirme yontemlerinden birisi’de, agirlik faktorleri seklinde
rahatlatma parametreleri kullanmaktir, soyle ki;

b< _ T (k=1)
x® =x* D42, T B (5.42)

T i
a; a;

Ak, k'nmin basit bir fonksiyonu (lineer bir fonksiyon veya {istsel c¢iiriiyen bir

fonksiyon) olarak secilebilir. Denklem (5.41) deki sonu¢ verilmis olmasina ragmen
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A nin 1'den farkli bir degere set edilmesi, yakinsama hizini iyilestirdigi literatiirde
belirtilmistir[75]. Ax'nin optimum degerini elde etmek, k'nin fonksiyonu olmasina,
sinogram degerlerine ve olusturulan goriintiiniin 6rnekleme parametrelerine baglidir.
[75] de, A nin her Gteleme optimizasyonu ve k'nin fonksiyonu olarak, satir endeksi
i'nin dikkatlice secilmesi, boylece hesaplama zamani azaltilmis olarak, olusturulan

goriintii kalitesini EM algoritmasi kadar 1yi elde edilebilecegi gosterilmistir.

Algoritma 5.1 ART algoritmasinin baslangi¢ islemi.

Paydayr hesaplamak igin ilk deger
atamasini yap

toplam = 0

\ 4

Degerleri biriktir
toplam = toplam + a(ij)*a(i,j)

\4

paydayr kaydet
anorm(i)=toplam

bir sabit deger ata

x() =c

son

Algoritma 5.1 ve 5.2°de gosterildigi gibi ART oldukca basit bir yontemdir.
Algoritma 5.1'de payda da olan a;'a; sabit degeri hesaplanmistir. Bu deger ayni
geometri i¢in bir defa hesaplanacaktir. Eger ayni geometri ile birden fazla sinogram

olusturulacaksa yalniz algoritma 5.2 nin birden fazla kullanilmas1 gerekir.
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Algoritma 5.2 ART algoritmasi

ART’in K otelemesi igin; i'yi k'nin
fonksiyonu olarak Set et,

toplam = 0

h 4

skalar ¢carpimi yap
toplam = toplam + a(i,j) *x(j)

\4

Ortak agirligi hesapla
w = lamda(k) *(b(i)-toplam)/anorm(i)

|

Goziimii projeksiyon yap

xX(1) = x() + w*a(ij)

son

5.5.1. Kisitlarla ART algoritmasi

ART nin ¢6ziimil, fiziki olarak yorumlandiginda anlasilacag: gibi her zaman pozitif
olmayabilir. Bunu engellemenin en kolay ve kaba olan yolu her bir piksel i¢in belirli
bir 6telemeye sinirlamaktir. Yani vektor elemani1 veya her bir 6telemede bir yukari
sinir sabiti kullanarak bir iist limit belirlenebilir. Pozitif kisit algoritma 5.3 deki gibi

saglanabilir. Bu algoritmanin baglangici algoritma 5.1 dir.

5.5.2. Regiile edilmis en az kareler yontemi

ART in temel versiyonu soyle calisir; her bir birim zamanda bir 6l¢limii dikkate
alarak, ol¢limler arasinda siirekli dolasir. Su anki 1 6l¢limiinde, b;; degerleri sifirdan

farkl1 olan, x; degerleri yenilenir, ve x;'in degisimi b;; nin degeri ile dogru orantilidir.
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Oranti katsayisi, denklem (5.11)"de yerine yazilan x; degeri i¢in elde edilen sonugla,

Olciilen sonucun (i'inci olglimde), ayn1 olmasini saglayacak sekilde secilir. ART

Algoritma 5.3 Kisitlarla ART algoritmasi

ART’'in K otelemesi igin; i'yi k'nin
fonksiyonu olarak Set et,

toplam = 0

\ 4

skalar ¢carpimi yap
toplam = toplam + a(ij)*x(j)

\4

Ortak agirhigi hesapla
w = lamda(k) *(b(i)-toplam)/anorm(i)

'

Coziimii projeksiyon yap
x(j) = x(j) + w*a(ij)

eger x(j) <0  ise x(j) =10
eger x(j) > Maxi(j) ise x(j) = Maxi(j)

Maxi degerine set et

C

ART ig¢in diger kisit tiirleri [76] da bulunabilir.

yonteminin diger varyantlarinda, bir Gteleme adiminda, 6l¢iimlerden bir blok
kullanilir, ve x;'in yenilenmesi belirlenen kriterleri saglayacak sekildedir[25].

Burada, bir 0zel optimizasyon kriteri ve onunla ilgili algoritma tartigilacaktir.
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Buradaki amag; B uzayinda asagidaki fonksiyonu minimize eden x degerinin,
verilen skalar b (diizenleme parametresi) sabit degeri ve sabit vektor i i¢in, tespit

edilmesidir.

by =B+ - | (5.43)

|| . || geleneksel Oklid normudur. Algoritma, 7 boyutlu u vektorii ve her bir dl¢iim

icin bir degisken kullanir. Oncelikle «” ,7 boyutlu sifir vektdrii ve x” ,J boyutlu sifir

vektorii olarak tanimlayalim. Daha sonra & > 0 i¢in, sOyle set edelim,

et k. k l
ik

u =u+cl (5.44)

x* = x* +bc*b, (5.45)

Burada /;, 1'inci elemant 1, diger elemanlari sifir olan, I boyutlu bir vektordiir.

K ak b(yik _<bik9xk>)_ui];c
C" =4 1+b2HbikH2 , (5.46)

ix =k (mod I) + 1'dir.

Teorem 1: Y herhangi bir Slgiim vektdrii, » herhangi bir reel say1 ve p,, Ri'in
herhangi bir elemani oldugunu varsayalim. Asagidaki esitsizligi saglayan herhangi

bir reel say1 A*

0<g <A<g <2 (5.47)
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icin x°, x', x%......... dizisi yukarida belirtilen algoritmayla belirlenebilir ve denklem

14’1 minimize eden tek bir vektore yakinsar. Bu algoritmanin gergeklestirilmesi, bu
konunun basinda bahsedilen temel ART algoritmasindan olduk¢a daha komplikedir.
Burada, ekstra 1 boyutlu u* vektdrlerine gereksinim vardir ve yalmzea k'inci
telemede u* nin bir elemanmna ihtiyag vardir veya degistirilir. /;'ler ¢evrimsel sirali
olarak tamimlandiklarindan, #*'nin elemanlarina ancak sirasal olarak erismek
miimkiindiir. (6l¢lim vektdrii y'de oldugu gibi). Veri erigim sirasinin tam anlamiyla
dogru se¢imi hizli ilk yakinsama ic¢in ¢ok Onemlidir. [77]'de bu konudan

bahsedilmektedir.

Adimlarin herhangi bir alt siralamasinda, miimkiin oldugunca, birbirinden bagimsiz
bir sekilde gergeklestirilmeye calisilmalidir. Ayrica her tam say1 k > 0 igin bir reel
sayl A* kullamlmalidir. Bunlar rahatlatma parametreleri olarak amlirlar. Bunlar,
algoritmanin serbest parametreleridir ve pratikte optimize edilmeleri gerekir. ri'ler
tamamen hafizaya kaydedilmezler, ancak, ihtiya¢ duyuldugunda, sifirdan farkh
elemanlarmin yeri ve degeri gerektiginde hesaplanir. Boylece denklem (5.11) ve
(5.43) temel ART'in hafiza verimli 0&zelligini paylasirlar ve hesaplanma
gereksinimleri temel olarak aymidir. rj'in sifirdan farkli eleman sayisinin j kadar
oldugu varsayilirsa, veriyi bir defa ¢evirebilmek icin 1J kadar dongii gerekir. Bu da
FBP'nin geri olusturma yontemine yaklasik esittir. Ayrica Teorem 1’in
tutarliliginda, herhangi bir smirlama yoktur. Bu nedenle gergek veriler
kullanildiginda, denklem (5.11) , denklem (5.43)'1 minimize ederek yakinsayacaktir

ki bu, regiile edilmis en asag1 kareler (Regularized Least Square) yontemidir.

5.5.3. Baslangi¢ degeri atama

Otelemeli algoritmanin kullanilmasi, ¢oziim vektdrii x'e bir baslangic degeri
atanmasini gerektirir. Bu deger sabit veya sabit olmayan bir tahmin degeri olabilir.
Fourier Slice (y18in) tabanli hizli direkt yontemler baglangi¢ tahmininde
kullanilabilir. Eger baslangic tahmini iyi ise Otelemeli algoritmanin c¢oziime

yakinsamasit ¢abuk olacaktir. Fakat algoritmanin davranisi direkt yontemle
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desteklenecektir. Baglangi¢ degeri i¢in, baslangic degerinin pozitif olmasindan bagka
bir kisit yoktur. Coziimiin sabit oldugu diisiiniiliirse denklem (5.11)in ortalamasi

aliarak baslangic degeri sOyle atanabilir.

b

4
=1
j
2. 2.4,

j=1 i=l

bu baslangic atamasi, sistem matrisinin hesaplanmasini gerektirir. Bu algoritma 1'in
baslangici ile birlestirilerek gerceklenebilinir. Daha hizli sema, su yaklasimi
kullanmaktir: 1'nin her bir belirli degeri igin, bir ¢izgi her birinin degeri yaklasik

olarak Ax olan M kadar pikseli keser, boylece

,M\

Il
—_

1
a.. ~IMAx = x) =——
J IM Z

LJ

b\j (5.49)

1 /
i=1

J i=l1

Denklem (5.49) kullanilarak daha hizli hesaplanabilen bir baslangic degeri atamasi
yapilabilir.

5.5.4. Carpimsal ART
Diger bir oteleme yontemi de MART tir. Fakat MART geri olusturma

problemlerinde ¢ok fazla kullanilmamistir. MART in 6zli, ¢Oziimiin entropisini

denklem (5.51) deki kisitlarla maksimize etmektir.

j
-2 x, logx,
I (5.50)

b, =a'x® ve x; 205j (5.51)
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ART gibi bu yontem de oldukga hizli ve kolaydir. Bu tiir goriintii degerleri sabit bir
degerle baslangic yapar.

x'=¢" (5.52)

Daha sonra genel 6teleme adimlar1 soyledir.

b /?'ka!/
(k1) _ ; (k)
X, 0= X; 5.53
J [air _x(k)j J (5.53)

Ax ayarlanabilir, rahatlatma parametresidir. MART ta, ART ta oldugu gibi, 6teleme
endeksi k'ya bagli fonksiyon olarak satir endeksi i'nin seg¢ilmesi icin bir semaya
ithtiya¢ duyar. Bunun i¢in iki strateji vardir. Birincisi; dongiisel olan (i = k MOD 1)
veya rasgele olarak diizglin olasilik dagilimi icerisinden se¢mektir. [76] ya gore
ozellikle giirtiltiiniin sinogrami nasil etkiledigi basta olmak iizere, yontemin davranigi

hakkinda net bir bilgi yoktur.
5.6. Beklenti Maksimizasyonu Algoritmasi

Buraya kadar geri olusturma ydntemleri, projeksiyonlari, ¢izgi integralleri seklinde
modelleyip, ters Radon doniistimiinii ayrik hale getirerek gorlintii olusturdu.
Ozellikle emisyon tomografide her bir bin’in smrli sayida foton yakalamasi
nedeniyle giiriiltii hakimiyeti fazla olabilir. Bu bir ¢ok bilim adamini istatistiksel
yontemler kullanmaya itmistir. Burada, gercek dlgiimleri gozlemleyerek, i. 6l¢tiimiin
Poission dagilimli oldugu varsayilarak, aritmetik ortalamasi denklem (5.2)'de
verilen, beklentiyi maksimize eden x degeri elde edilmek istenmektedir. Burada elde
edilecek goriintiiniin diizglin dagilimli oldugunu varsayarak, optimizasyon yapan bir
beklenti algoritmasi olusturulacaktir. ART ve EM algoritmalar arasindaki fark, ART
her bir birim zamandaki Ol¢iime goére tahmini degeri yenilerken, EM biitiin

Olctimlerle ayni anda ilgilenmektedir.

Emisyon tomografisi i¢in en ¢ok kullanilan o6telemeli yontem EM algoritmasi

kullanilarak en yiiksek olabilirlik (EM), geri olusturmasi (Maxsimum Likelihood
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Reconstruction, MLEM) yontemidir. Shepp ve Vardi [77] tarafindan yazilan ve
Vardi, Shepp ve Kaufman [78] tarafindan yazilan iinlii makalelerde geri
olusturmanin istatistiksel tabanmi anlatilmigtir. Olgiimlerin Korrelasyonsuz Poisson
tiretecinden ¢iktig1 varsayilmistir. Zayiflatma diizeltmesi gibi problemler ise Poisson
dagilimi ile modellenmezler. EM algoritmasimin bir diger 6zelligi ise pozitiflilik
kisitinin olmasidir. EM algoritmasinin temel 6zelligi, olabilirligi maksimize etmeye

calismasidir.

L(x)= Pb/x :

1

I b* b;
) (5.54)

i=1

b, b'nin bilinmeyen ortalama degerlerini gostermektedir; yani giiriiltiisiiz, gergek

sinogram ve b” asagidaki tam olarak saglar.
b = Ax (5.55)

Sistem matrisinin katsayilar1 gecis olasiliklar1 olarak degerlendirilmis ve soyle

normalize edilmistir.

= ZI:ai’j (5.56)

i=1

Bunun PETteki anlami, detektor ¢ifti i'deki foton ¢ifti beyin icerisindeki bir
noktadan (goriintli icindeki piksellerden birinden) ¢ikma olasiligi 1'dir. Olabilirligin

beklenileni log Likelihood 1(x)"in tiirevi alinip sifira esitlenerek bulunur.

I
== a,

I
a, ;b;
i=1 i=1

1 a..b.
=—1+) ———=0 (5.57)
i=1

J
Z JERCNEY Z i Xy

Buna ilave olarak pozitiflik kisiti eklenebilir. Bu kisit Kuhn-Tucker sartlarinin

aynisidir.



X, 6l(x)=0 vV j where x,>0
MSO vV j where x; =0
ox

J

Denklem (5.58) 6telemeli haritalamay1 formiilize etmekte kullanilir.

i a..b.
B _ DN TR
x(/' - x] Zl: J (k-1)
i= N

Zj’:l aiyX;

(5.58)

(5.59)

(5.60)

(5.61)
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Bu denkleme istatistiksel geri olusturma literatiirtinde oldukca sik rastlanir. Fakat

sistem matrisinin elemanlari uygun sekilde normalize edilmelidir. [113]'de EM

algoritmasinin bagka bir versiyonu sunulmus ve [79] da gayet iyi sonuglar alindig1

belirtilmektedir. Bunlar denklem (5.56)'daki varsayimi gerektirmeyen daha Once

bahsedilen normalizasyonu kullanmiglardir.

(5.62)

Denklem (5.62) oldukga kapali bir formattadir. Bu denklemi gergeklemek icin dort

basamaga ihtiyac vardir.
b'= Ax*"

b[
bl«q = b_f

(5.63)

(5.64)
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x"=AT bl (5.65)
xW Db
xP =1 7 (5.66)
S

1
buradaki s; = Za ., hormalizasyon vektoriinii olugturur ve algoritma siiresince bir
i=l1

kere hesaplanir. Denklem (5.64)'de aciklanacak durumda belirsizlik meydana
gelebilir. Soyle ki; PET te goriintiilemede 1 aktivite bolgesinde olmayan bolgeden
gecen bir ¢izgi ve b’ ‘de bunun projeksiyon degeri ise, b;' sifirdir. Payda sifir

oldugundan, potansiyel belirsizlik s6z konusudur.

Algoritma 5.4 EM algoritmasinin baslangic sekli

Ik deger atamast yap, S(j) degerini
hesapla
toplam = 0

A

Degerleri biriktir
toplam =toplam + a(i,j)

degerleri kaydet
s(j) =toplam

|

sabitle baslangi¢ yap

x() =c

son
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EM algoritmasi, denklem (5.63)'den de anlasilacagi gibi her bir 6teleme, eldeki
¢Oziimiin ileri projeksiyonunu gerektirir ve bu olduk¢a zaman alacaktir. Olgiilen
sinogram by, ileri projeksiyon edilmis ¢6ziim bi"e béliinecek ve daha sonra b
goriintli uzayma geri projeksiyon edilecektir. Son olarak denklem (5.66)'da s;
agirlikh geri projeksiyon ¢oziimii x;° ile her bir j endeksi igin (eldeki tahmin x{"' )

carpilarak ¢ozlimiin bir sonraki tahmini yapilacaktir.

Algoritma 5.5 EM algoritmasi

EM’in K ételemesi icin, Biitiin satir endeks
degerleri icin skalar ¢arpimi  baslat,

toplam = 0

A

skalar ¢arpimi giincelle
toplam = toplam + a(i,j) *x(j)
olgeklenmis ileri projeksiyonu kaydet

bq(i) = b(i)/toplam

\4

Biitiin stitiin endeks degerleri icin
Geriprojeksiyon toplamint baslat

toplam = 0

Toplam biriktir
toplam = toplam +a(i,j) *bq(i)

A

¢oziimii yenile

x(j) = x(j) *toplam/s(j)

Bu da EM 'nin her bir 6telemesinin Filtrelenmis geri olusum (FB) yonteminden daha
masrafli oldugunu gosterir. EM algoritmas1 dogrusal olmadigindan sinogramdaki
giiriiltli, direkt olarak geri olusturulan goriintiiyii etkilemez. Fakat daha 6nceki biitiin

metotlarda direkt etki s6z konusu idi. Algoritma 5.4 ve 5.5 EM algoritmasinin
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gerceklenmesini gostermektedirler. Algoritmanin iki pargcaya boliinmesinin amaci,
birinci kisim ayni geometri i¢in bir defa hesaplanirken ikinci kisim birkag goriintii

olusturmak i¢in kullanilabilir[33].

Algoritma 5.6 EM algoritmasinin ilk 6teleme iglemi

EM’in K ételemesi icin, Biitiin satir endeks
degerleri icin skalar ¢arpimi  baslat,

toplam = 0

A

skalar ¢arpimi giincelle
toplam = toplam + a(i,j) *x(j)
olgeklenmis ileri projeksiyonu kaydet

bq(i) = b(i)/toplam

\4

Biitiin stitiin endeks degerleri icin

Geriprojeksiyon toplamint baslat

toplam = 0

\ 4

Biitiin satir endeks degerleri igin degeri basit
degiskende depola; la = a(iyj)

Toplami biriktir

toplam = toplam +la*bq(i)

s’iartir;  s(j) =s(j) + la

\ 4

¢oziimii giincelle
x(j) = x(j) *toplam/s(j)

Baslangi¢c kisminda sistem matrisi bir defa olusturulmakta ve sabit kalmaktadir. Bu
ayn1 geometri ve ayn1 ¢oziiniirliikteki uygulamalar igin bir sorun olusturmaz. Fakat,
farkli geometri veya farkli bir ¢oziliniirliik s6z konusu ise, bu sakinca algoritma 5.6

ile giderildikten sonra algoritma 5.5 kullanilirsa daha 1yi olacaktir. Bu durumda
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algoritma 5.5'teki indeks sayici biitlin “k™ degerlerini kapsayacak  sekilde

tanimlanmalidir.

5.7. Maksimum Olabilirlik Kestirimi

Maksimum olabilirlik kestirimi(Maximum Likelihood Expectation Maxsimization)
kisaca  MLEM yontemi olarak da bilinmektedir. Bu yontemde kullanilacak
kisaltmalar ve ifade ettigi anlamlar kisaltmalar kisminda verilmistir. Sekil 5.5’te
piksel j'nin ortalama saymmi A, elde edilecek bilgidir. Ciinkii bu pikselin tracer
konsantrasyonu ile ilgilidir. Radyoaktif ¢iliriime islemi her bir piksel i¢in, ortalamasi
pozitif A; olan Poisson dagilimindan ¢ekilmis rastlantisal bir emisyon degeri Xx;'yi
ortaya cikarir. Algilanan sinogram sayimlari, ¢izgi boyunca bagimsiz rastlantisal

degiskenlerin realize edilen sonuglarinin toplamidir.
n=y.x,%> x4, (5.67)
j J

Her bir detektor cifti, a; gibi bir araliga sahiptir ki bu piksel j'in detektor i'ye
katkisin1 gosterir. Bu fiziksel ozellikleri tasiyabilir, zayiflama, 151n mesafesi ve
1zotropik olmayan PSF (Point Spread Function) gibi. Fakat genellikle basit geometrik
kurallarla, 6rnegin; kesisim alan1 veya pikselden LOR(Line of Response) ¢izgisine
olan uzakligina, lineer interpolasyon seklinde tanimlanir[30]. Cizgi boyunca olan

rastlantisal degiskenlerin ortalamalarinin toplami 6l¢iilen verinin ortalamasina esittir.
A=A =D.Aa; (5.68)
J J

Yukaridaki denklem aranan A degerini icgerir. Fakat ortalama A; bilinmiyor. Gergek
veri toplamada giiriiltii, b'ye katki yapar. Ve A; # b; dir ve denklem (5.67), denklem
(5.68) gibi ¢oziilemez. A'nin ¢oziimii i¢in A ile b arasinda bir istatistiksel baglanti
kurulmalidir. MLEM algoritmasi (bilinmeyen A goriintiisii i¢in) verilen sartl olasilig1
maksimize eden A'nin tahmini degerlerini, bilinmeyen goriintiiniin fonksiyonu olarak

arastirir.. Bu, likelihood (olabilirlik) fonksiyonu olarak anilir.
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xj ~Poisson(};)
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Sekil 5.4.Goriintii ve veri aliminin ayrik hale getirilmesi,.ng piksellerdeki emisyon miktarinin, detektor

d’nin LOR’u ile kesisen agirlikli ortalamasidir.
()= f(n/2) (5.69)

burada f( ), b verisinin PSF'sidir. Her bir Gtelemede gergek goriintiiniin eldeki
tahmini veri ile karsilastirilir. Eger goriintii gercek olsaydi, gercek dl¢iime uygun bir
veri olusturulmalidir. Uygunluk olabilirlik kriteri ile gergeklenir ve bir sonraki
tahmin bir Oncekinden daha iyidir. Geriolugturulan ML goriintiisii sOyle bir

tahmindir[23].

A =arg mﬂax[l()t)] (5.70)

Ifadeleri sadelestirmek igin olabilirlik yerine logaritmik olabilirlik (In (I(A)) = L()))
kullanilabilir. Go6zlemlenmemis tam veri X, maksimum olabilirlik kestiriminin
(MLEM) tiiretilmesinde yol gosterici olur. Tam veri, gozlemlenen veri b ile birden
cogula haritalama yapilarak iligkilendirilir. x'1 tanitmanin nedenini daha iyi anlamak
icin Once tam veriyi kullanmadan logaritmik olabilirligi yazalim. Her bir sinogram

bin’i (¢izgisi) b;, Poisson (A;) dagilimina sahiptir. Boylece amag fonksiyon;

L(2)=1n(f(6[2))= 1{1‘[ e (;Z' )'b' J

i it
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- { S 44, +b, ln£2/1 aﬂ (5.71)

C, A "den bagimsiz terimleri icerir. Denklem (5.71), A;'e gore maksimize edilmelidir.
Bu da logaritmik bir ¢ok dongili gerektirdiginden gerceklenmesi zordur. Eger tam
veri x, kullanilirsa denklem (5.71) ile ugrasmak daha kolay olur. Her bir x;; Poisson

(A;j) dagilimi seklinde dagilmistir. Bu nedenle logaritmik olabilirlik;

In(/(x/4))= h{Hm @ J

-S40, +x, (2, )|+ C. (5.72)

i,j

Denklem (5.72)'deki x; kullanilamaz oldugundan yerine sartli beklenilen degeri

kullamlir. Verilen b verisi ve eldeki tahmin 1™ i¢in;

o1, 4% )= E[ln[ 7))

} (5.73)

toplamu b; lizerine sartlandirilan x;; poisson degiskeni bir ¢ok terimli (multinominal)

dir ve beklenilen degeri sdyle hesaplanir.

A0 b a
(k) | _ _ if iy Yy T —
E[xij A RN =b = = /1<k>’ =X, (5.74)
ij i’ Z,« i 4y

NP carpimi ¢ok terimlinin ortalamasidir. Denklem (5.74) MLEM algoritmasinin
beklenilen (E) adimmdir. Denklem (5.72)'deki x;'1 denklem (5.74)’de elde edilen



125

x,ile degistirilirse tam verinin beklenilen log — olabilirligi (denklem (5.73)), 2;'ye

gore maksimize edilmis olur. Bu, ayrica gdézlemlenen veri olabilirliginide f(n|k),

maksimize eder. M adimi1 boylece;

g e 2" {Z s e e

=>a, +>%/2,=0
X 5.75
3 (575)

= A =

J '
2.4

olur. MLEM A gériintiisiinii sirasal olarak yeniler. Denklem (5.75)'u bir sonraki
otelemedeki piksel j'in tahmini degeri i¢in kullanilir. Denklem (5.74) ve (5.75)
birlestirilerek, MLEM s6yle olur;

Ny =L 5.76
a[' i /ﬁtlfa,., a,"

' — Y z §1> ij - Y ( )
i J' i

MLEM algoritmas1 (denklem (5.76), yeni piksel degerini eldeki piksel degerini

olabilirlik katsayisi ch<k> degeri ile garparak hesaplar. On diizeltme kullanilmad: ise

Zaij terimi nesnenin zayiflatmasini saginimi ve detektdr verimliligini kapsayacak

l

sekilde diizenlenebilir. On diizeltme, biitiin salinan 1simlarin detektorlerce algilandig

varsaymmidir.

z a; =1 (5.77)

MLEM'de ilk goriintli diizgiin dagilimh disk olarak tanimlanir. Diski goriintii alani
FOV (Field of view) ile sinirli ve piksel degerlerinin toplami, sinogram sayimlarinin

toplamina esit olmalidir. MLEM biitiin 6telemelerde toplam sayimi korur.
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> A=, (5.78)

J

Bazen veriye iyi uymus sekilde elde edilen goriintii tahmini, sezinlenen goriintii
kadar iyi olmayabilir. Bu geri olusum probleminin hastalikli olmasindandir. Bu
Olciilen verilerdeki kiigiik degisimlerin, elde edilen goriintiilerde biiylik degisimler
olusmasina neden olur. Ayrica eger veri giiriiltiilii ise iyi uyusum gorlintliyli daha da
giiriiltiilii yapar. Ciinkii Poisson dagiliminin ortalama saymmi tahmin edilirken, o
piksel icinde gergeklenen sayim miktari en iyi tahmindir. MLEM'de genel bir
problem 6teleme ilerledik¢e goriintiinilin giiriiltii miktarinda artis olmasidir. Bu asir1
uyum (over-fitting) durumu, Otelemenin yakinsamadan once durdurulmasi ile

¢coziimlenir[34].

Bayes Siralamalar1 ve Oncelikleri; Hastalikli problemi, iyi durumlu problem haline
getirmek i¢in fazladan kontrol eklenerek ¢oziimiin daha iyi olmasi saglanir. Bu geri
olusturulan goriintiinlin degerleri ile verinin uyusmasini1 gerektirmez. Fakat sartlarin
saglanmasimi gerektirir. Bu sartlar, veriden bagimsiz olarak olusturulur. Bu
sinirlamalar Tikhonov sinirlamalar1 [80], penalti fonksiyonlar1 [81] veya Bayesian
oncelikleri [82] olabilir. Bunlarin hepsi goriintiiniin dogasinda olan tahminlere

¢cOziimii gotlirecek sinirlamalardir[29].

Bayes tahmininde A bilinmeyen belirleyici bir sabit degil, bir random degiskendir.
Oncelikli PDF f, (1), dlciilen veri b'den bagimsiz olarak gériintii hakkinda ekstra
bilgi verir. Amacg fonksiyon, olabilirlik fonksiyonu (denklem (5.69)) degil, sonraki
PDF dir

)= oty o 579)

f(b) goriintiiden bagimsiz oldugu icin, amag¢ fonksiyondan ¢ikarilabilir. f(b | A)
olabilirlik fonksiyonu (denklem (5.69)'diir. Geri olusturulan goriintii soyle tahmin
edilebilir.
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A =argmax|£(B2)7, (2)] = arg max[1(2), ()] (5.80)

Bu tahmin edici, sonraki maksimum (Maksimum a Pastoriori, MAP) diye anilir[28].
Denklem (5.70) ile (5.80) arasindaki fark f, (A) Onceliginin eklenmesidir.
Logaritmanin alinmasi denklem 5.80"in toplamlarla ifade edilmesini saglar.

A

A=arg mﬂax[ln(l(ﬂ)fa (l))] =arg mﬂax[L(l) + P(i)] (5.81)

Simdi saglanmasi gereken iki sart vardir. Birincisi L( ) olabilirlik ki bu goriintii
A'nin, veri ile uyusum iginde olmasini gerektirir. ikincisi, P( ) ceza fonksiyonu, elde
edilen goriintliniin 6nceden yeglenen goriintiiden sapmasi durumunda, cezalandirma
saglar. MAP tahmini, iki terim arasinda balansi saglayacak sekilde arastirma yapar.
Giriltili  goriinti, veri ile uyum icinde olsa dahi ikinci terim tarafindan

cezalandirilir.

5.7.1 Gibbs onceligi

Genel Bayes oOnceligi Gibbs dagilimi kullanilarak gergeklenir ve genel formu

sOyledir;
7.(A)=Ce W) = cg "2V (5.82)

B Bayes oOnceliginin agirligt ve C normallestirme sabitidir. Pozitif olan enerji
fonksiyonu tahminleri karsilarsa, U (1) minimuma, 6ncelik degeri maksimuma erisir,
A oncelikli U (A, j) piksel j'de A ile ger¢eklenen enerji fonksiyonunun degeridir. U
enerji fonksiyonu genel olarak, komsu pikseller arasindaki enerji farkindan

faydalanilarak elde edilir.

BU, )= wola, - 2,) (5.83)

iieNj
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wy. piksel 1 igin, piksel j'in komsulugundaki agirligidir[83]. B parametresi dnceligin
giivenirlilik derecesini gosterir. B sifira yakinsa, oncelik f, (1), genis bir A aralig1 i¢in
oncelik oldukea tepelidir ve bazi goriintiiler olduk¢a uygundur. (N;) piksel j'deki
komsuluk uzaysal olarak sinirlt oldugundan U ( )'nun yerel destegi vardir ve Gibbs
dagilimi Markov random alani (MRF)'i tanimlar [81]. Goriinti MRF olarak ele
alimirsa goriintiiniin yerel karakteristigi Gibbs oncelikleri ile kullanigh bir sekilde

modellenir.

5.7.2 Bir adim ge¢ algoritmasi

Bir adim ge¢ algoritmasinda, M adimi log — sonraki olasilik olabilirligini (A;'e gore

sabit terimi ihmal ederek) maksimize etmeye calisir.

L,(2.a%)= E{ln[ 7(4a)] |p, 2% } +in(f,(A) =0l A% )- pu(2) (5.84)

Bu, asagidaki denklem ¢6ziilerek maksimize edilir.

2 1, (a%)=0 (5.85)

Denklem (5.75) kullanilarak;

1, (1) 2 0leaY)- 5 )

J J i J

_ 0 .
~Ya, + Y%, /4, —ﬁauu,])zo (5.86)
i i Jj

Bir adim ge¢ (OSL) algoritmasi enerji fonksiyonu U ( )'nun tiirevini hesaplarken
eldeki goriintii K<k>‘yi kullanir. Bu A;'1 6ncelikli terimden ayristirir ve denklem (5.74)

kullanilarak OSL yenilemesi sdyle olur;
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(k) (LK)
AU 4G = Wt P (5.87)

J a . J J J
Z ay+f U(a, ])(/1 =20

J

Cj<k> MLEM kullanilarak hesaplanir. Pikseli yenileyen katsayilar iki parcadan olusur

(C*™ ve C**). Normallestirme varsayimi Zaﬁ =1, ile sadelestirerek ceza

1

katsay1si, goriintii j"deki 6n kosulu saglarsa 1'e yakindir.

(5.88)

Boylece a%U (ﬂ, j)‘in degeri kiigtiktiir. Tiirevin biiylik degerinin olmast demek

J

goriinti ™ nin 6n tahminden sapmasi anlamini tasir.
5.8. Ortanca Kok Onceligi

Bu yontemde bilinmeyen emisyon goriintiisii i¢in; istenilen goriintii lokal olarak
monotoniktir varsayimi, kullanilmaktadir. “Lokal bir komsuluk igerisinde, piksel
degerlerinin degisimi azalmayan veya artmayandir”, bu varsayim, MLEM'de
cezalandirici olarak kullanilmis ve ortaya ortanca kok onceligi (Median Root Prior,
MRP) ¢ikmistir. Ortanca(medyan) filtreleme altinda degismeyen goriintiiler, kok
goriintiilerdir ve bunlar lokal olarak monotoniktirler[108]. Lokal medyana kars,
piksel cezalandirmasi set edilerek lokal komsuluk icerisinde eger monotonik
olmayan bir yap1 varsa ceza verilmesi saglanir. Komsu piksel degerleri arasindaki
fark MRP"de cezalandirilmaz ve boylece enerji fonksiyonunun tiirevinin ayarlanmasi

gibi bir zorlugu yoktur[27].

Cezanin Bayesian kestirimli olmasi, MRP'nin oOncelikleri  lokal monotonik
goriintiilere, goriintli iyilestirmesi yoniinde destek saglar. Goriintii kizagmin (grid)

yogunlugu varsayimin ne kadar iyi olacagini etkiler. Eger az piksel varsa lokal
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monotoniklik iyi gerceklenemeyebilir. Fakat makul sayidaki piksel miktar1 ig¢in
varsayim oldukca gecerli kabul edilebilir. Otelemeli geri olusturma ydnteminde
goriinti, MRP tarafindan kok'e dogru yonlendirilir. Sonu¢ olarak elde edilen
gorilintli, kok olabilirligi gibi olmayabilir de. OSL formu kullanilarak MRP

algoritmasi1 emisyon goriintiileri i¢in soyle tanimlanmustir [109].

/1MLEM<k+1>
(k+1y ' _ alk) ~L(k) ~P(k)
;Lj - : (k) _’1./ C./ Cj (5.89)
| ﬁz,. -M,
n :
M.

J

Burada M; = Ort {4 |i eNj} (j'de odaklanan ve Njin komsulugunda olan
piksellerin medyanlaridir). B Onceligin agirhigidir. Piksel i¢in pozitiflik kisitl;
0<p<1'dir. C;™ ceza katsayis1 eger eski piksel degeri lokal medyan degerine yakin
degilse ceza uygular. Bu, ¢oziimii lokal monotonik goriintiiye dogru tasir. MRP nin
ceza miktar1 merkezi pikselin lokal medyandan sapma miktar1 ile dogru orantilidir.
Tablo 5.2 deki onceliklerin aksine tekil piksel farkliliklar1 cezalandirilmaz. Medyan
bir kenar1 izlediginden basit bir ceza fonksiyonu kullanilabilir. Oncelik, agik¢a diiz
veya kenarl goriintii bolgelerinde farkli davranmasi i¢in komutlandirilmamustir. Eger
goriintlii monotonikse, herhangi bir ceza uygulanmaz. Lokal monotonluk kisiti, 1liml
bir kisittir. Ciinkii, ger¢ek nesnenin goriintli sekli hakkinda, herhangi bir varsayimda
bulunmaz. Tipik olarak giiriiltii monotonik degildir ve ET goriintiisii monotoniktir.

Boylece giiriiltii cezalandirilmis olacaktir.
5.8.1. Transmisyon algoritmasi

Nicel PET c¢alismalari, emisyon verisindeki doku zayiflatma etkisini telafi etmek
i¢cin, zayiflatma diizeltme faktoriiniin (ACF) hesaplamasimi gerekli kilar. Emisyon
verileri, ACF lerle ¢arpildiginda, diizleme nedeniyle olusan bulaniklik veya giiriiltii
ACF den emisyon verisine geger. Eger dogrusal kiitle absorbsiyon katsayilar (i) nin
goriintlisi elde edilirse, ACF'ler dondiiriilmiis koordinat sisteminde bahsi gegen
prensiplerin gerceklenmesi ile elde edilebilir. Geriolusturulan p goriintiisiinden,

ACF ler soyle elde edilir;
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ACF, = ") (5.90)

A
Burada R(ll., ,u)=211.j 4; , u goriintisiiniin, LOR #'ye ileri projeksiyonudur. /;'de
j

piksel j'in LOR iye katkisinin agirligini ifade eder.

Transmisyon goriintiileri, FBP kullanilarak bos ve transmisyon Ol¢limlerinden elde
edilebilir. Fakat, FBP goriintiileri giiriiltiilii ve biraz besleme(bias), transmisyon
goriintlistine karigmig olabilir [110]. Genellikle giiriiltii ve artefaklar1 (yapay
bozukluk) azaltmak i¢in gortintii (denklem (5.103)) uygulanmadan once kisimlara
boliintir. Bu, doku tipi ve onlarin tipik M degerleri hakkinda bazi tahminlerin
yapilmasina ihtiya¢ hissettirmez. Cesitli tipteki zayiflatma katsayilarinin olmasi
nedeniyle, bolimleme yontemi olduk¢a komplikedir. Pratikte bazi detaylar ACF lere
uygun sekilde katki yapmazlar [111]. Boylece, hassas zayiflatma diizeltmesi

yapabilmek i¢in, yiiksek kaliteli transmisyon goriintiilerine ihtiya¢ vardir.

Veri uydurma ; Otelemeli yontemler genel olarak ACFlerin

0
Be

—a;

ACF, =

=e", 5.91
Be (5.91)

1

logaritmalarin1 geri olusturmazlar. Fakat, tarama icin daha hassas istatistiksel
maddeler kullamirlar [112]. Olgiilen transmisyon verisi icin, olabilirlik, Poisson

dagilimlidir.

—R(1;,p1) \Ei
_geRlin) (Bie G ”))

/(7] ,u):He e (5.92)

1 1

Burada B bos sinogram, T'de transmisyon sinogramidir. p;, j'in her bir birim

uzunluguna diisen proton yakalama olasiligidir. Poisson dagilimimin ortalamasi tj,

R(;.n)

raslantisal olaylar1 kapsayabilir. Kazaralar ve sagilanlar gibi; Be +r;. Eger
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miimkiin ise log-olabilirlik  fonksiyonu olan denklem (5.93) maksimize

edilecektir[110].

L(w)=Y - Be ™) —TR(,, )|+ C. (5.93)

i

Denklem (5.93) i¢in MLEM algoritmas1 K. Lange ve R. Carson tarafindan tam bir
veri fonksiyonu kullanilarak gelistirilmistir [113]. Fakat pratik olarak ¢ok yavastir
[113]. Transmisyon goriintiileri i¢cin Lange ve digerleri [114] tarafindan gelistirilen
konveks algoritma daha ¢ok kullanilmaktadir. Bu algoritma pikselleri yenilemede

Newton un 6teleme yontemini kullanir.

w2, e+ 1]

Z li/'R(li > ,U<k> )B,.e‘R(’f’M”)

lujC<k+1> :ﬂ§k> N

(5.94)

Eger B ve T farkli zamanlarda alinmis ise B buna gore Ol¢eklenir. B ve T detektor
telafisi i¢in normalize edilir. Anatomik dncelikler opsiyon degildir. Ciinkii CT veya
MRI goriintiileri ET transmisyon goriintiisii yerine kullanilabilir. OS hizlandirma

yontemi konveks algoritmaya uygulanabilir [115].

TMRP Algoritmasi: PDF’nin olabilirlik fonksiyonu hastalikhidir ve baz
diizenlemelere ihtiya¢ vardir. Ciinkii gergek goriintiiniin lokal monotonik oldugu
varsayimi Transmisyon ve Emisyon goriintiilerinin her ikisi i¢in de gecerlidir. MRP
cezalandirici olarak kullanilabilir. Ama¢ miimkiin oldugunca kisa veri alma
stiresinde yiiksek kaliteli transmisyon goriintlisiinii olusturmaktir. Bu goriintiiler
diisiik giiriiltiilii ACF katsayilarinin elde edilmesinde kullanilir. MRP algoritmasi
denklem (5.94)’e uygulanabilir. Benzer olarak emisyon OSL algoritmasina

uygulanabilir. Transmisyon goriintiisii, tMRP (transmisyon MRP) kullanarak

hesaplanabilir [116].
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ﬂ§k+l> _ 1 P (5.95)

burada p™ hali hazirdaki transmisyon gériintiisii, M; = Ort {™" |i e Nj}. B

parametresinin rolii emisyon OSL algoritmasindaki ile aynidir.

Denklem (5.95), MRP cezasin1 transmisyon algoritmalarina uygulamanin en basit
yontemidir. Konveks transmisyon algoritmasi (denklem (5.94)) iistsel fonksiyonlar
barindirmasindan dolay1 oldukc¢a yavastir. Baska transmisyon algoritmalar1 da
bulunmakta [110] ve bunlarin hiz1 algoritmanin yenileme stratejisi ile iniltilidir.

tMRP kullanarak, ACF ler, diizleme veya boliimleme yapmadan fakir istatistik ile
siirli sayimdaki veriden elde edilebilir. Doku tipi ve p degerleri hakkinda herhangi
bir varsayima da, gerek yoktur. tMRP ayni anda transmisyon — emisyon taramasi gibi
degisik transmisyon tarama yontemlerinde de kullanilabilir. tMRP, emisyon geri
olusturmasinda, zayiflatmanin projeksiyon agirlik faktorlerine aj; dahil edildigi

durumlarda, zayiflatma haritasini elde etmede de kullanilabilir.
5.8.2 Yakinsama onceligi

MRP OSL algoritmasinin yakinsama ozelliklerini paylasir [86]. Ornegin; yenileme
algoritmasinin yakinsamasi iizerine etkisi, amag fonksiyonunun log-6ncelik kisminin
incelenmesi ile elde edilir [87]. M;, A;’e lineer olmayan sekilde bagl oldugundan
MRP'nin yakinsama ozelliklerinin  tliretilmesini ~ zorlagtinr. MRP, Gama
onceliklerinin kullanilmasini motive eden ozelliklerin benzeridir. MRP, yalnizca
yenileme algoritmalar1 (MLEM veya digerleri) ile elde edilen eldeki tahmin {izerine
calisir. MRP nin ¢ok diisiik beslemeye (bias)'e sahip oldugu umulmaktadir. Giiriiltii
bastirimi, herhangi bir nesnenin genel tanimima dayanmakta; ki bu yenileme

algoritmasini gerekli sayida yenileme yapmasi i¢in 6zgiir kilar.

Komguluk Boyutu: Medyan maskesinin boyutu, monotonluk kriterinin gerekli
oldugu alani tanmimlar. Bagka bir deyimle; iliskili MRF'in komsuluk sistemini

tanimlar. Bu korunmasi gereken en kiiciik detayin genisligini 6nceden set etme
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imkani saglar. Kok sinyalin kapsayacagi en kiiciik yatay veya dikey detayin genisligi,

maskeleme boyutunun yarisidir.

iw=(m‘g+1)pg= (mg+1)f0v (5.96)
2 2 ig zoom

mg: medyan genisligi (piksel olarak), pg: piksel genisligi (mm), fov: FOV'un
genisligi (mm), ig: goriintli genisligi (piksel olarak), zoom = fov / (iw . pw). Gorlintii
boyutunu, zoom faktoriinii, maske boyutunu set ederek (bdylece kiiciik komsu
hiicrelerin her ikisi de maskenin i¢ine diismez), MRP yalnizca bilinen bicimden daha
kiiciik detaylar1 cezalandirir. Bu goriintiideki piksel sayisinin yeteri kadar fazla
alimmasin gerektirir. Bdylece, piksellerin i¢indeki maskeleme hacmi makul olur (3x3
veya 5x5). Bu kiigiik komsu nesnelerin hacimlerini set etmek, kantitatif esiklerin set
edilmesinden daha kolaydir. Mask boyutu duyarliligin ¢6ziiniirliigiinii etkilemekten
cok, taneselligi etkiler. Algoritmanin veri uydurma kisminin hesaplama zamani,

goriintli boyutu ile orantil1 olarak artar.

Komguluk hacmi secildikten sonra, oOnceligin agirligt  secilmelidir. MRP
algoritmasinda transmisyon ve emisyon goriintii olusumunda Bayes agirligi 3'dan
baska kullanici tanimli parametre bulunmamaktadir. Medyanin saglamligi, B'nin
se¢imini fazla kritik kilmaz. Deneysel olarak B'nin denklem (5.89) mg =3 i¢in B =
0,3 uygundur [88]. Eger mg = 5 ise maske i¢inde daha ¢ok piksel var demektir ve 3
daha kiigiik olabilir. p = 0,3 * 3% / 5* = 0,11. B degerinin biiyiik olmas: yeni piksel
degerini M;'e daha yakin olacak sekilde kaydirir. Daha fazla agirligin set edilmesi
gorlintiintin  lokal monotonik olmasin1 saglar. Gorlintii, medyan filtrelenmis
gorilintilye ne kadar yakinsa, goriintiiyli degistirmeye yarayan oOncelik, o kadar
onemini kaybeder. MRP medyan filtrelemeyi direkt operasyon olarak kullanmaz,
referans cezayr hesaplamada bir yontem olarak kullanir. Diizleme oOnceligi, FIR
filtresini ceza referansi olarak kullanir. Algak gecirgen FIR ve medyan arasindaki
diiz alanin farki, oldukga azdir. Ozellikle 5x5 gibi biiyiik maskelerde fark, medyan

kenar koruma 6zelligini, hiper parametreleri ayarlamadan saglar.



BOLUM 6. GORUNTU OLUSTURMA VE IYILESTIRME
UYGULAMALARI

Bu boliimde PET tomografide kullanilan geriolusturma yontemlerinin uygulamalari
yapilacaktir. Uygulamas1 yapilacak geri olusturma yontemleri, Filtrelenmis geri
projeksiyon, Cebirsel geri olusturma (ART), Eslenik gradyan yoOntemidir.
Simiilasyon ortaminda, Geri olusturma islemini gergeklestirilmesi i¢in sinogramlara
ihtiyag vardir. Oncelikle kullanilacak fontomlarin sinogramlarmin elde edilmesi
gerekmektedir. Bu ¢aligmada, Sinogramlar Radon veya Hough doniigiimii alinarak

elde edilmistir. Elde edilen sinogramlar geri olusturma isleminde kullanilmigtr.

Geri olusturma islemi degisik ¢oziiniirliiklerde uygulanmistir. Oncelikle, en kiigiik
boyut olarak 41x41 piksellik goriintli ¢oziiniirliigiine sahip geri olusturma yapilmas,
daha sonra 81x81 piksellik goriintii ¢oziintirliigiine sahip geri olusturma yapilmis ve
en yliksek ¢oziiniirliik olarak 101x101 ¢oziiniirliige sahip goriintiiler olusturulmustur.
Daha yiiksek ¢oziiniirliige sahip goriintiilerin olusturulmasi, P4 3Ghz PC de ¢ok uzun
zamanlar gerektirdiginden bu calismada gergeklenememistir. Ornegin 101x101
gorlintiinlin -~ AMD Athlon2000 ile 1 o&teleme ile olusturulmasi, 2114dk da
gergeklenmistir.. Aymi  geri olusturma P4 3Ghz PC’de daha uzun zaman
gerektirmektedir. Daha yiiksek ¢Oziiniirliige sahip goriintiilerin makul bir zaman

icinde elde edilebilmesi i¢in yliksek hizli bilgisayarlara ihtiya¢ vardir.

Radon doniigiimii alinirken eksenel ve agisal yonde 6rnekleme araliklarinin secilmesi
gerekmektedir. Eksenel yondeki degisken genel olarak p ile gosterilmekte agisal
yondeki degiskende ¢ olarak alinirsa, elde edilecek sinogramin boyutu px¢ olacaktir.
Otelemeli geri olusturma ydntemlerinin kullanimasi durumunda Tomografi cihazinin
geometrik durumunu tanimlayan ve igerisine diger detektor verimliligi, MxN
boyutunda bir goriintii olusturabilmek i¢in gerekli sistem matrisinin boyutu, pexMN

boyutundadir. 101x101 goriintii  olusturabilmek i¢in, veri kaybetmeden
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yapilabilecek maksimum ornekleme aralikli sinogram boyutu (pxe) 149x101
olmaktadir. Yine bu goriintiiyii olusturabilmek i¢in gerekli sistem matrisinin boyutu
(pexMN) 15049x10201 olmaktadir. Bu kadar biiylik boyuta sahip bir matrisin
depolanmasi ve islemlerde kullanilmasi olduk¢a zordur. Bu sistem matrisi ayni
zamanda olduke¢a (daginik)sparsdir. Sistem matrisi toplam indislerinin ancak %5’
civarinda sifirdan farkl degerler icermektedir. Bu nedenle sistem matrisini bir biitiin
olarak kaydetmek yerine, sifirdan farkli degerlerini ve bu degerlerin bulundugu indis
degerlerini kaydetmek depolama agisindan daha uygun olacaktir. Sistem matrisinin
degerleri ve indisleri farkli iki matris olarak kaydedilmistir. Bu matris tekrar
kullanilacagi zaman, satir veya siitun seklinde tekrar olusturularak islemde

kullanilmustir.

101x101 ¢oziiniirliige sahip bir oriintii elde edebilmek icin yaklasik olarak en az
149%*101° =226.472.401 elemanli sistem matrisine ihtiya¢c vardir. Cebirsel
yontemlerde ¢oziiniirliigli artirabilmek i¢in sistem matrisinin bu degerlerden biiyiik
olmasi kaginilmaz olmaktadir. Bu problemi ¢oziimlemek i¢in bu calismada, yeni bir

matris depolama yontemi gelistirilmistir.

Resim

1 ‘ 1
0.8F - 0.9
0.6 - 0.8
0.4 4 0.7
0.2 4 0.6
> Or - 0.5
-0.2- -1 04
-0.4r 1 0.3
0.6 1 0.2
-0.8+ 4 0.1
1t ‘ ! ! ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ 4 0

Sekil 6.1: 891x981 Shepp-Logan fontomu
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0.5

rho

0.4

0.3

0.2

0.1

theta

Sekil 6.2. Shepp-Logan fontomunun Radon doniigiimii.

Algoritma 6.1 Biiyiik sistem matrislerinin degisik yontemle elde edilip, depo
edilmesi

Ornekleme boyutlarim
gir

A 4

Her bir 0 degeri i¢in biitiin
p degerlerini hesapla

A
4

Indiserini Aind’e,
degerlerini’de Aval’e
kaydet
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6.1. Sistem Matrisi Depolama Yontemi

Sistem matrisi A oldukca seyrek bir matristir. Elemanlarinin en fazla %10’u sifirdan
farklidir. Bu nedenle A matrisi olusturulurken matrisi direkt olusturmak yerine
elemanlarim1 bir kayit altinda tutmak, matris boyutunu oldukga kiiciiltecektir.
Baslangic asamasindaki goriintii ve sinyal islemeciler genelde Matlab’1 kullanirlar.
Matlab 7 ise yiiz milyondan fazla elemani olan matrislerle islem yapamamakta ve
kaydedememektedir. Piksel boyutu 100x100 olan bir goriintii matrisinin, sistem
matrisi (agisal drnekleme sayis1 da 100 alinirsa) 10000x10000 boyutunda olmaktadir.
Cebirsel yontemlerde ¢oziiniirliigii artirabilmek icin sistem matrisinin bu degerlerden
biiyiik olmas1 kaginilmazdir. Gelistirilen algoritma ¢oziiniirliigli yiiksek geri
olusturma  yontemlerinde kullanilacaktir. Bu yontemin dezavantaji ise islem

suresinin artmasidir.

6.2. 41x41 Goriintii Elde Edilmesi

Bu goriintiiler ¢oziiniirliik kalitesi oldukga diislik olan goriintiilerdir. Resmin kendisi
oldukga kotii bir ¢oziiniirliige sahip oldugundan olusturulacak goriintiiniin kalitesi de

diisiik olacaktir.

Sekil 6.3’1in sinogrami elde edilerek Sekil 6.4’te gosterilmistir. Bu sinogram degisik
geri olusturma yontemleri  i¢in girdi olarak kullanilmis ve fontom tekrar
olusturulmustur. Asagida beklenti maksimizasyonu(EM) yontemi ile elde edilen
gorilintiiler gosterilmigtir. Burada kullanilan EM1 yonteminde sistem matrisi
ayrigtirllmadan direk olarak kullanilan bir yontemdir. Cilinki, ¢oziiniirlik disiik

oldugundan gerekli olan sistem matrisinin boyutlar1 da direk kullanima uygundur.
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Resim
17 T = 1
0.8+ 409
0.6 4 0.8
0.4+ 4 0.7
0.2+ I I -4 0.6
> 0+ -4 0.5
0.2+ I I -4 04
0.4} B [ | 1 0.3
06 = " 102
-0.8 4 0.1
- -
-lb ! ! ! ! ! ! ! ! ! = 0
-1 -0.8 -0.6 -04 0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
X

Sekil 6.3. 41x41 Shepp-Logan fontomu

NN

0.8+ E

0.6 &

0.4 .

0.2+ R

rho
o

-0.2+ 8

0.4+ g 05

-0.8+ &

0 0.5 1 15 2 2.5 3
theta

Sekil 6.4. 63x41 Shepp-Logan fontomu sinogrami. 4,21 dakikada gergeklenmistir.



0.8

0.6

0.4

0.2

Sekil 6.5. 41x41 5 oteleme ile olusturulmus Shepp-Logan fontomu . eml 5 iter i¢in 94,39 sn de

0.8

0.6

0.4

0.2

orantu
= T T T = 1.4
L B = o B = i
1.2
L 41
0.8
L 0.6
i 1 04
L — i
| | 02
Cl L L L L L L L L L = 0
-1 -0.8 -06 -04 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

gerceklenmistir..
orantd
FT T T T = 1.4
L B = |
1.2
- 101
0.8
L 0.6
i | 04
L — |
| | 02
Cl | | L L | | L L | = O
-1 -0.8 -06 -04 -02 0 0.2 04 06 0.8 1
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Sekil 6.6. 41x41 EM1 kullanilarak, 10 6teleme ile olusturulmus Shepp-Logan fontomu . EM1, 10

oteleme igin 165 sn de gerceklenmistir..
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orantt
1 ‘ 7 14
.
0.8+ - .
|
1.2
0.6 .
0.4 J 101
0.2 .
" 0.8
> Or :
0.2. | 06
0.4 _
0 0.4
-0.6 - |
0.2
-0.8+ |
'1 Cl | | | | | | | | | (| 0

-1 -08 -06 -04 -02 0 02 04 06 038 1
X

Sekil 6.7. 41x41 EM1 5 oteleme ile olusturulmustur. Laplace diizenlemesi .(regularizasyon) ile
gergeklenmigtir. EM1 5 6teleme i¢in 12,5dk da gergeklenmistir..

6.3. 81x81 Goriintii Olusturma Islemi

81x81 ¢oziiniirlige sahip Shepp-Logan fontom resmi Sekil 6.8’de gosterilmistir.
Sekilden de goziikebildigi gibi bu fontomun c¢oziintirliigii 41x41 fontoma gore
olduke¢a iyidir. Bu seklin sinogrami elde edilmis ve Sekil 6.9°da gosterilmistir. Bu
sinogram degisik geri olusturma yontemleri icin girdi olarak kullanilmis ve fontom
tekrar olusturulmustur. Otelemeli geri olusturma ydntemlerinden olan, beklenti
maksimizasyonu(EM), Eslenik gradyan(CG) ve Cebirsel geriolusturma(ART)
yontemleri ile elde edilen goriintiiler gosterilmistir. Burada kullanmilan EM1
yonteminde sistem matrisi ayristirilmadan direk olarak kullanilan bir yontemdir.
81x81 resimden elde edilen sinogramin boyutu 119x81 dir. Geri olusturma igin

gerekli olan sistem matrisinin boyutu ise 9639x6561 dir.



Resim

1 T u! 1
0.8+ 4 0.9
0.6 +4 0.8
0.4 - 0.7
0.2+ + 0.6
> Or - 05
-0.2+ -1 0.4
-0.4+ -1 0.3
06L 71 0.2
-0.8+ 1 0.1
-1k I | I | | | | | | 4 0

-1 -0.8 -06 -04 -0.2 0 02 04 0.6 0.8 1

X
Sekil 6.8. 81x81 Shepp-Logan fontomu
NN

1 il T = 1.5

0.8} . - ]

- oy = — _-_— —

0.6 b

0.4F B
1

0.2F i

N -

<

-0.2+ -
-0.4 - | 05

-0.6 - B e -

-0.8+ -
-1k | | | | - 0

0 0.5 1 15 2.5
theta

Sekil 6.9. 81x81 Shepp-Logan fontomunun sinogrami. sinogram 16,56 dak da olusturulmustur

Sinogramin ve goriintiilerin elde edilmesinde kullanilan 6rnekleme parametreleri

sOyledir.
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6.3.1 Beklenti maksimizasyonu yontemi ile goriintii olusturma islemi

0.8

0.6

0.4

0.2

-0.2

-0.4

-0.6

-0.8

Sekil 6.10. Buradaki 81x81 goriintii, EM1 kullanilarak, 1 6teleme ile olugturulmustur. EM1 1

XOrnek= 81
Xmin= -1
DeltaX= 0,025
YOrnek= 81
Ymin= -1
DeltaY= 0,025
DeltaTeta= 2,25
RhoMin= 0
DeltaRho= 0,017678

TetaOrmek = 81
RhoOrnek = 119

orunti: 1 6teleme

=

Oteleme igin 5dk da gergeklenmistir..

0.7

0.6

0.5

0.4

0.3

0.2

0.1
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orlinti:2 oteleme

0.8+

0.4+

0.2+

0.4

0.35

0.3

0.25

0.2

0.15

0.1

0.05

Sekil 6.11.

1
-0.8 -06 -04 -0.2 0
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Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak 2 6teleme ile olusturulmustur. EM1 2 6teleme

icin 9dk da gerceklenmistir..

oriinti: 3 oteleme

0.8+

0.4+

0.2+

0.7

0.6

0.5

0.4

0.3

0.2

0.1

Sekil 6.12.

L
-0.8 -06 -04 -0.2 0

Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 3 6teleme ile olusturulmustur. EM1 3 6teleme

icin 13dk da gergeklenmistir..



orinti:4 6teleme

1r \ \ \ \ \ T 1

0.8 1 0.9
0.6r 108
0.4 1 07
0.2F f 1 0.6

> [O)5 71 0.5
0.2¢ F 1 04
041 1 103
0.6 g F 1 02
081 3 1 01
1k | | | | . \- . | ! | | 4 0

-1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 02 04 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.13. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 4 6teleme ile olusturulmustur. EM1 4

Oteleme igin 17dk da gerceklenmistir..

orlintii:5 oteleme

1 i T T T T
0.8F f - i
-~ =0 2
0.6 i
0.4+ (5 F |
B 1.5
0.2 | 5
-
> Or a
-0.2+ R !
0.4k i
061 — i | 05
-0.8+ o 4
-1k I I I I I I | | | H 0
-1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 02 04 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.14. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 5 6teleme ile olusturulmustur. EM1 5

oteleme i¢in 22dk da gergeklenmistir..
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oruntii:6 oteleme

1 T T T
L= ]
0.8/ - . | 25
0.6 i
2
0.4+ R
0.2} | 1
- 15
> OF i
-0.2+- -
1
0.4 i
-0.6 - = mge 05
-0.8+ -

KN
-

L
o

Sekil 6.15. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 6 6teleme ile olusturulmustur. EM1 1
oteleme icin 26,5dk da gergeklenmistir..

orlntii: 7 oteleme

1r : : : .
= B e

0.8} o iy, i
0.6 42
0.41 .
0.2l f 115

> O * B
0.2k . — 1
0.4 i
0.6 - ol g 1 05
0.8} " . o i

KR
-

L
o

Sekil 6.16. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 7 6teleme ile olusturulmustur. EM1 7
oteleme i¢in 31dk da gergeklenmistir..
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orint(:8 6teleme

1r .
m = il

0.8 - = i
2

0.6 :

0.4} 1
ool - | 15

> Of A
0.2} 401

041t i
-0.6 - = mg= 4 05

-0.8+ 4
-1k I I I I I I I I I 4 0

1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

X

Sekil 6.17. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 8 6teleme ile olusturulmustur. EM1 8
Oteleme igin 35,5dk da gerceklenmistir..

orlintii:9 oteleme

17’ T T T T
" "
0.8F = = i
25
0.6 B
0.4} 1,
0.2F i
=
> Of 4 15
-0.2+ 4
1
0.4+ 4
-0.6 - e
. 0.5
-0.8+ 4
A1k | | | | I I | | | +H 0
1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 0.2 04 06 0.8 1
X

Sekil 6.18. Buradaki 81x81 goriinti EM1 kullanilarak, 9 6teleme ile olusturulmustur. EM1 9
oteleme i¢cin 40dk da gergeklenmistir..



oruntd
1r -
== =]
0.8 - = i
2
0.6 R
0.4 1
1.5
0.2+ B
-
> Or R
-0.2f 11
04} i
'0.6 I~ - = r - 0'5
-0.8+ 4
-1k I I I I I I I I I 4 0
-1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.19. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 10 6teleme ile olusturulmustur. EM1 10

Oteleme igin 45dk da gerceklenmistir..

oruntd

l i T T
4.5

0.8F R
" 4

0.6 B
3.5

0.4+ B
3

0.2F i
- 25

> Or a
0.2} {1 2
04} 4 15
0.6 I 4 1
081 i o 4 05
A1k | | | | | I | | | +H 0

-1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 0.2 04 06 0.8 1

X
Sekil 6.20. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 20 6teleme ile olusturulmustur. EM1 20

oteleme i¢cin 89dk da gergeklenmistir..
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oruntd

l il hal 5
0.8+ =al - 4 4.5
0.6 — 4
0.4 +4 35
0.2+ B 3

a
> 0+ +4 25
-0.2+ b 2
04} 1 1.5
0.6} (] 1 1
081 . i = 1 05
-1k I I I I I I I I I 4 0

-1 -0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 02 04 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.21. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 40 6teleme ile olusturulmustur. EM1 40

oteleme i¢in 134dk da gergeklenmistir..

oruntu
l i T T 5
B =
0.8 -l o 1 45
0.6 - g 4
0.4+ 4 35
0.2+ _ 3
e
> 0+ 4 25
-0.2 - b 2
0.4} 1 15
-0.6 - ] b 1
0.8k I N 4 05
A1k | | | | | | | | | +H 0
-1 -0.8 -06 -04 0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.22. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 60 6teleme ile olusturulmustur. EM1 60

oteleme i¢cin 179dk da gerceklenmistir..
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orantd

1T T Nl 5
m e »
0.8 -al i - 4 45
0.6 B 4
0.4 g | 4 35
a [
0.2+ | B 3
' -
> Or -4 25
0.2 ¥ 102
04} - 1 15
-0.6 . ] - 1
&
-0.8}+ . 2 -.- 1 0.5
=

Sekil 6.23. Buradaki 81x81 goriintii EM1 kullanilarak, 80 6teleme ile olusturulmustur. EM1 80
Oteleme igin 214dk da gergeklenmistir..

Olusturulan resimlerin incelenmesinden de anlasilacagi gibi EM yonteminde 5.
Otelemeden sonra bozulmalar baglamaktadir. Bu nedenle 6telemenin 5. 6telemeden
sonra durdurulmasi gerekmektedir. Otelemeli yontemlerin bir sorunu da dtelemenin
ne zaman durdurulacagidir. Buna durdurma kriterleri denmektedir. Durdurma zamani

farkli fontomlarda farkli 6teleme sayisinda olmaktadir.

6.3.2 Eslenik gradyan yontemi ile goriintii olusturma islemi

CG yontemi ile 6runtu(1 oteleme)

[y

0.9

0.8

0.7

0.6

0.5

0.4

0.3

0.2

0.1

Sekil 6.24. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 1 dteleme ile
olusturulmustur. CG 1 6teleme i¢in 32,87 sn de ger¢eklenmistir..



CG yontemi ile 6runtt(2 oteleme)

1 [ T T T T T Rl
R 2

0.8F - i
1.8

0.6 B
1.6

0.4+ L g
] 1.4

0.2 ] | B
1.2
> Or 1 1
-0.2¢ 1 08
-0.4¢ 1 06
0.6 - 1 04
0.8 1 02
A1k I I I | I | | | | H 0

- 0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

X
Sekil 6.25. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 2 6teleme ile
olusturulmustur. CG 2 6teleme i¢in 35 sn de ger¢eklenmistir..
CG yontemi ile 6runtii(3 oteleme)

1 i T T T T T il
0.8} 3 S | 25

0.6 § B
5 2

0.41 § | i

| |

0.2t | | .
- 1.5

" . |

-0.2+ -
1

04l i
0.6+ =l 0.5

-0.8} a
1k I I I I 1 I I I I 4 0

-1 0.8 -0.6 0.4 -0.2 0 02 04 06 0.8 1

X
Sekil 6.26. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 3 teleme ile

olusturulmustur. CG 3 6teleme ig¢in 37 sn de gergeklenmistir..
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CG yontemi ile 6runtt(4 oteleme)

1 [ T T T T T Rl
0.8 - 3
0.6 R
2.5
0.4r B
0.2r § B 2
-
> Or .
"
-0.2¢ -
0.4+ 1 1
0.61 i 1
0.5
-0.8+ -
A1k I I I | I I | | | H 0
- -0.8 -06 -04 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.27. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 4 6teleme ile
olusturulmustur. CG 4 6teleme i¢in 40 sn de ger¢eklenmistir..
CG yontemi ile 6runti(5 oteleme)
1 [ T T T T T Rl
0.8 4 35
0.6 - 3
0.4r R
2.5
0.2F R
el
> Or i 2
L3
-0.21 1 15
041 i
1
0.6 - 1
0sl | 0.5
A1k I I I | | I | | | + 0
-1 -0.8 -06 -04 -0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
X
Sekil 6.28. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 5 6teleme ile

olusturulmustur. CG 5 6teleme i¢in 42 sn de gerceklenmistir..
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CG yontemi ile 6riintii(6 oteleme)

1T T T T T T il
4

0.8F i
0.6 1 35
0.4+ E 3

0.2+ B
2.5

=

> Of b
[ ] 2

-0.21 B
1.5

0.4} 1
1

0.6 —E §
-0.8L- 4 05
-1k | | | | | | | | | + 0

Sekil 6.29. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 6 6teleme ile
olusturulmugtur. CG 6 6teleme i¢in 44 sn de gerceklenmistir..

CG yontemi ile 6runtii(7 oteleme)

1T T T T T T i
4.5
0.8 B
4
0.6 R
3.5
0.4} f
3
0.2+ i
L]
. ol | 25
L |
0.2} { 2
041L 4 1.5
-0.6F — 1 1
-0.8 ¢ 4 0.5
1k I I I I I I I I I + 0
-1 -08 -06 -04 -0.2 0 0.2 04 06 0.8 1
X

Sekil 6.30. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 7 6teleme ile
olusturulmustur. CG 7 6teleme igin 46 sn de gergeklenmistir..
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CG yontemi ile 6riinti(8 oteleme)

1T T T T T T il
0.8 | 45
0.6 4 4
0.4 | 35
0.2 4 3

-
-~ OFf 4 25
BN
0.2} 4 2
0.41 -4 15
0.6} — 41
0.8} 41 05
A1k I I I I | I | | | H 0

Sekil 6.31. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 8 dteleme ile
olusturulmustur. CG 8 6teleme i¢in 48 sn de gerceklenmistir..

CG yOntemi ile 6rintii(9 oteleme)

1r T T T T T Rl 5
0.8r 4 45
0.6 B 4
0.4} 71 3.5
0.2+ i 3

i
> Or 1 25
|
02L b 2
0.4+ 7 1.5
0.6f — 1 1
081 1 05
-1k I I I I I I I I I H 0

Sekil 6.32. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 9 6teleme ile
olusturulmustur. CG 9 6teleme i¢in 50 sn de gerceklenmistir..



CG yontemi ile 6runtu(10 oteleme)
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Sekil 6.33. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 10 6teleme ile
olusturulmustur. CG 10 6teleme i¢in 52 sn de gerceklenmistir..
CG yo6ntemi ile 6rintli(20 oteleme)
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Sekil 6.34. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 20 6teleme ile

olusturulmustur. CG 20 6teleme icin 62 sn de gerceklenmistir..
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CG yontemi ile 6runtu(40 oteleme)
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Sekil 6.35. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 40 6teleme ile

olusturulmustur. CG 40 6teleme icin 84 sn de gerceklenmistir..

CG yontemi ile 6rinti(60 oteleme)
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Sekil 6.36. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 60 6teleme ile

olusturulmustur. CG 60 &teleme i¢in 106 sn de gerceklenmistir..
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CG yontemi ile 6runtu(80 oteleme)
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Sekil 6.37. Buradaki 81x81 goriintii Eslenik Gradyan yontemi kullanilarak, 80 dteleme ile
olusturulmustur. CG 80 6teleme i¢in 128 sn de gerceklenmistir..

CG yoOntemi ile 6rintii(100 oteleme)
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Sekil 6.38. Buradaki 81x81 goriintii Eglenik Gradyan yontemi kullanilarak, 100 6teleme ile
olusturulmustur. CG 100 6teleme igin 150 sn de gergeklenmistir..

Olusturulan resimlerin incelenmesinden de anlagilacagi gibi, Eslenik Gradyan

yonteminde 3. 6telemeden sonra bozulmalar baslamaktadir. Goriintii kalitesinin daha
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lyiye veya kotliye gittigini anlamak i¢in matematiksel yontemler bulunmaktadir. Bu
yontemlerden birisi olan norm-2 degerlerine bakarak deglendirmektir. Eslenik
Gradyan yontemi ile olusturulan goriintiilerin norm-2 degerleri 3. dtelemeden sonra
bozulmaya baslamaktadir. Bu nedenle, 6telemenin 3. 6telemeden sonra durdurulmasi

gerekmektedir.

6.3.3 ART yontemi ile goriintii olusturma islemi

ART yonteminde ilk 6telemeden baglayarak onuncu dtelemeye kadar, 6teleme sayisi
artttkca goOriintii kalitesinde iyilesme gozlenmektedir. Onuncu otelemeden sonra
goriintli kalitesi biraz bozulmakla beraber diger yontemlerde oldugu gibi, hizli bir
bozulma s6z konusu degildir. ART yontemi ile olusturulan goriintiiler Gteleme
sirasina gore asagida verilmistir. On 6telemeden daha fazla 6teleme ile olusturulan
goriintiilerde, yer kaplamamasi agisindan on’un katlar1 veya gerekli goriilen 6teleme

sonuclar1 verilmistir.

orunt
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Sekil 6.39. Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 1 6teleme ile olusturulmustur. ART
1 6teleme igin 36,63 dak. da gergeklenmistir..
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ART yontemi ile 6ruintii(2 oteleme)
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Sekil 6.40. Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 2 6teleme ile olusturulmustur. ART
2 oteleme i¢in 37 dak. da gergeklenmistir..

ART yontemi ile 6runtii(3 oteleme)
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Sekil 6.41. Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 3 6teleme ile olusturulmustur. ART
3 6teleme igin 37,5 dak. da gerceklenmistir..



ART yontemi ile 6runti(4 oteleme)
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Sekil 6.42.
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Buradaki 81x81 goriinti ART yontemi kullanilarak, 4 6teleme ile olusturulmustur. ART

4 oteleme icin 38 dak. da gergeklenmistir..

ART yontemi ile 6riinti(5 oteleme)
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Sekil 6.43.
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Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 5 6teleme ile olusturulmustur. ART

5 oteleme igin 38,5 dak. da gerceklenmistir..
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Sekil 6.44.
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ART yontemi ile 6runti(6 oteleme)
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Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 6 6teleme ile olusturulmustur. ART

6 oteleme igin 39 dak. da ger¢eklenmistir..

ART yontemi ile 6riinti(7 oteleme)
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Sekil 6.45. Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 7 6teleme ile olusturulmustur. ART

7 oteleme igin 39,5 dak. da gergeklenmistir..



ART yontemi ile 6riinti(8 oteleme)
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Buradaki 81x81 goriinti ART yontemi kullanilarak, 8 6teleme ile olusturulmustur. ART

8 oteleme icin 40 dak. da gerceklenmistir..

ART yontemi ile 6riinti(9 oteleme)
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Buradaki 81x81 goriinti ART yontemi kullanilarak, 9 6teleme ile olusturulmustur. ART

9 6teleme igin 40,5 dak. da gerceklenmistir..



ART yontemi ile 6riinti(10 oteleme)
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Sekil 6.48. Buradaki 81x81 goriintii ART yodntemi kullanilarak, 10 6teleme ile olusturulmustur.
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ART 10 6teleme igin 41 dak. da gerceklenmistir..

ART yo6ntemi ile 6riinti(20 oteleme)
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Sekil 6.49.

Buradaki 81x81 goriintii ART yontemi kullanilarak, 20 6teleme ile olusturulmustur.

ART 20 oteleme i¢cin 51 dak. da gergeklenmistir..
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ART yontemi ile 6riinti(40 oteleme)
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Sekil 6.50. Buradaki 81x81 goriintii ART yo6ntemi kullanilarak, 40 &teleme ile olusturulmustur.
ART 40 oteleme i¢cin 61 dak. da gergeklenmistir..
ART yontemi ile drunti(60 oteleme)
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Sekil 6.51. Buradaki 81x81 goriintii ART yodntemi kullanilarak, 60 6teleme ile olusturulmustur.

ART 60 oteleme i¢cin 71 dak. da gergeklenmistir..

6.3.4 Filtrelenmis geri projeksiyon yontemi olusturulan goriintiiler

Filtrelenmis geri projeksiyon yontemi uyguladigimiz yontemler arasinda, geri

olusturma islemini en hizli gergeklestiren yontemdir. Bu yontemle elde edilen

goriintii kalitesi de , Otelemeli yontemlerden EM haricindekilerden daha iyidir. Bu
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nedenle, filtrelenmis geri projeksiyon yontemi, tomografi makine iireticilerinin en
cok kullandig1 yontemdir. Diger yontemlerle karsilastirabilmek igin filtrelenmis geri
projeksiyon yonteminin sinogrami, diger otelemeli yontemlerde kullanilan sinogram

boyutu ile ayn1 se¢ilmistir.

ART yontemi ile 6runtti(80 oteleme)
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Sekil 6.52. Buradaki 81x81 goriintii ART yo6ntemi kullanilarak, 80 &teleme ile olusturulmustur.
ART 80 oteleme icin 81 dak. da gergeklenmistir..

rho
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Sekil 6.53. Buradaki 119x81 sinogram Gri tonda Shepp-Logan fontomu boyutlar1 6/8 oraninda
6l¢ceklenerek elde edilmistir. sinogram 16,56 dak da olusturulmustur
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Sekil 6.54. Buradaki 119x81 sinogram renkli tonda Shepp-Logan fontomu boyutlar1 6/8 oraninda
Olceklenerek elde edilmistir.
oruntii:FBP 60 6teleme
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Sekil 6.55. Sekil 6. 53-54” deki sinogramdan elde edilen 81x81 Shepp-Logan fontomunun FBP ile

geri olusturulmasi. Piksel deger kestiriminde “en yakin komsular”, filtreleme i¢in ise
Hann filtresi kullanilmistir
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Sekil 6.56. 119x81 sinogram, sinogram. 119x81 16,56 dak da olusturulmustur
orunti
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Sekil 6.57 81x81 Shepp-Logan fontomunun FBP ile geri olusturulmasi. Piksel deger kestiriminde

“en yakin komsular”, filtreleme i¢in ise Hann filtresi kullanilmistir.
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6.4.101x101 Gériintii Olusturma islemi, EM Yoéntemi Olusturulan Gériintiiler

149x101 Sino,NN yakinsamasi
1 il T T T —

rho

|
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3
theta

Sekil 6.58. 101x101 Shepp-Logan fontomunun sinogrami. Sinogram AMD Athlon2000 ile 160 dak
da olusturulmustur

orintu

Sekil 6.59. Buradaki 101x101 goriintii EM2 kullanilarak, 1 6teleme ile olusturulmustur. AMD
Athlon2000 ile 1 6teleme 2114dk da gergeklenmistir..

Elde edilen 101x101 bir otelemelik goriintiiniin diger sonuglarla karsilastirinca,
101x101 goriintiiniin, goriintii kalitesinin daha yiiksek oldugu goziikmektedir. Bu
nedenle, ¢ozlinlirliglin artirilmasi, goriintii kalitesinin artmasin1 da beraberinde

getirmektedir.



BOLUM 7. SONUCLAR

Bu calismada PET tomografi cihazlarmin  tarama  sonucu  irettigi
goriintiiler(sinogramlar) sanal olarak olusturulmustur. ilkdnce basit modeller olan
nokta ve cizgilerden baslanarak, degisik egimlerdeki ve degisik sayidaki ¢izgilerin
durumu analiz edilmistir. Bunlarin donilisimde ne gibi etkiye sahip olduklar
arastirilmistir. Sonug sekiller ekler kismina ilave edilmistir. Cizgilerden sinogram
elde edilmesi hem Radon doniisiimii kullanilarak, hem de Hough doniisiimi
kullanilarak olusturulmustur. Daha sonra, olusturulan algoritma, tomografi alaninda
kullanilan degisik fontomlar i{izerinde de uygulanmis ve sinogramlari elde edilmistir.
Bu fontomlar goriintii olusturma algoritmalarinin sanal ortamda denenmesine
yonelik, degisik sekilleri, degisik kontrast oranlart ile barindirmaktadir. Bu
Ozelliklerinden dolay1 algoritmalarin eksik yonlerini gozlemleyebilme olanagin
saglar. Fontom tiirlerinin en ¢ok bilineni olan Shepp-Logan fontomudur. Bu
fontomun sekli daha oOnceki konu olan “goriintii olusturma ve iyilestirme

uygulamalar1” boliimiinde gosterilmisti.

PET tomografide goriintii kalitesinin iyilestirilmesi konusu degisik ydntemler
kullanilarak incelenmistir. 11k olarak, kii¢iik boyutlu goriintiilerin olusturmas: ile
islemlere baslanmistir. 41x41 ve 81x81 Oriintiilerin olusturulmasinda P4-2.4GHz
Pentium islemcili PC kullanilmis, 101x101 oriintii ve sinogramlar1 ise AMD Athlon

2000 PC kullanilarak olusturulmustur.

Olusturulan goriintiilerin gercek goriintiilere ne kadar yakin oldugunun tespiti igin
performans degerlendirmesi yapilmasi gerekir. Genelde literatiirde goriintiilerin
performans degerlendirmesi norm yontemi ile yapilmaktadir. Bu ¢alismada da norm

yontemi kullanilarak performans 6l¢iimii yapilacaktir.
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Olusturulan goriintiilerin hata orani, norm-2 tahmin yontemi ile elde edilmistir.
Norm-2, vektoriin bir biitiin olarak ne kadar biiyiik oldugunu(vektoriin her bir
elemaninin biiyiikliiklerinin tersine) belirtmektedir.

Formiilasyon olarak norm-2 sdyledir;

X, = VX X+ X (6.1)

Tablo 6.1 81x81 goriintiiniin degisik yontemlerle olusturulan 6riintiisiiniin norm degerleri

Gorunta | Oteleme Normu Normu Normu Normu
boyutu sayIsl (CG) (ART) (EM) (FBP)
81x81 1 0,9464 2,9519 0,4689 0,3636
81x81 2 1,0523 2,3158 0,4151

81x81 3 1,2537 1,9874 0,4154

81x81 4 1,3324 1,6454 0,4498

81x81 5 1,3052 1,1387 0,6220

81x81 6 1,2866 1,2233 0,6619

81x81 7 1,2823 1,1099 0,6492

81x81 8 1,2897 1,0828 0,6319

81x81 9 1,3062 1,1118 0,6737

81x81 10 1,3154 1,1667 0,6849

81x81 20 1,3242 1,1883 0,7322

81x81 40 1,3428 1,1811 0,7761

81x81 60 1,3558 1,1854 0,7883
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Burada hata tahmini yapilirken 6ncelikle elde edilen goriintii ile gergek goriintiiniin
farkinin norm 2’si alintyor. Ayrica gergek goriintiiniin norm 2’si de alimyor. Bu iki

norm degerinin orani, norm degeri vermektedir.

(6.1)

Bu denklemde, GG gercek goriintii, EG ise olusturulan goriintiidiir. Norm degeri
sifira yaklastikca elde edilen goriintii gercek goriintiiye daha yakin demektir. 81x81
gorlintiinlin norm degerleri Tablo 6.1’de verilmistir. Toblodan rakamlarla,
resimlerden gorsel olarak goriilebildigi gibi EM algoritmast bu fontom i¢in ikinci
Otelemede en iyi goriintii kalitesini yakalamistir. FBP ise, EM’e gore degersel olarak
daha iyi bir goriintii olusturmus olmasima ragmen, gorsel olarak goriintii kalitesi
kotiidiir. Bunu Sekil 6.11 ile Sekil 6.30’u karsilagtirarak daha iyi anlayabiliriz. ART
yonteminin normu birin iizerinde seyretmektedir. CG yonteminin ise ilk baslangicta
birin altinda sonra ise birin lizerinde seyretmektedir. CG yontemi ile elde edilen
goriintiiler ART yontemine gore daha iyi olmakla beraber EM ydnteminin degerlerini

yakalayamamustir.

Piksel boyutu 100x100 olan bir gdriintii matrisinin, sistem matrisi (agisal 6rnekleme
sayisi da 100 alinirsa) 10000x10000 boyutunda olmaktadir. Cebirsel yontemlerde
¢cozlinlirliigli artirabilmek igin sistem matrisinin bu degerlerden biiyiikk olmasi
kagimilmazdir. Bunun gibi biiyiik boyutlara sahip matrisleri depolamak ve kullanmak
olduke¢a zordur. 101x101 goriintii olusturmasi, sistem matrisinin degerlerinin sifirdan
farkli oldugu degerlerin kaydedilmesi iizerine kurulu olan EM2 algoritmas: ile
gerceklenmistir. Olusan goriintii kalitesi oldukea iyi olmakla beraber islem zamani ti¢
kata yakin artis gostermistir. EM2 algoritmasi sistem matrisi olarak, daha onceki
konu olan “goriintii olusturma ve iyilestirme uygulamalar1” boliimiinde detayli
olarak anlatilan ayrik depolama yontemi ile olusturulan sistem matrisi
kullanmaktadir. Bu yoOntemle, geri olusturmada, goriintii ¢oziniirliigii Matlab
ortaminda istenilen boyutlarda elde edilebilir. Fakat, bu yontemin dezavantaji ise

islem siiresi ii¢ kata yakin bir zaman gerektirmesidir.



BOLUM 8. TARTISMA VE ONERILER

Bu calismada tomografi goriintiilerinin analitik ve Otelemeli yontemlerle geri
olusturulmasi gergeklenmistir. Analitik yontem olarak filtrelenmis geri projeksiyon
yontemi kullamlmustir. Otelemeli yontemlerden de Cebirsel geri olusum(ART),
Eslenik gradyan(CG), Beklenti maksimizasyonu(EM) yontemleri kullanilmistir. Bu
gercekleme siiresince cebirsel yontemler, direk geri olusturma ydntemlerine gore
olduk¢a uzun bir islem siiresi gerektirmekteler. Gelismis, ¢ift islemcili PC lerin
kullanilmast hiz1 artiracaktir. Fakat yine de genel olarak direk yoOntemle geri
olusturma daha hizlidir. Goriintii kalitesi bakimindan cebirsel yontemlerle elde edilen
gorilintiiler direk yontemlerden daha kalitelidir. Bu nedenle hizli bilgisayarlar

kullanarak cebirsel yontemlerle geri olusturmanin ger¢eklenmesi dogru olacaktir.

Goriintli  kalitesinin  artirilmasinin = bir  diger parametresi, goriintiiler {izerine
sinirlamalar uygulamaktir. Bu nedenle sinirlama uygulanarak olusturulan goriintiiler
daha kaliteli olmaktadir. Sinirlama ve diizenleme parametreleri, olusturulan goriintii
cinsine gore degismektedir. Ornegin, bir kalp tomografisine uygulanacak smirlama
ile bir gogiis tomografisine uygulanacak smirlama farkli olmaktadir. Yine bu
sinirlamalarda  degisik diizenlemeler yaparak goriintii kalitesinin incelenmesi

arastirmaya acik bir konudur.

Cebirsel yontemlerde oOtelemenin durdurma zamani degisiklik arz etmektedir.
Degisik fontomlarda optimum goriintii i¢in degisik Steleme miktar1 gerekmektedir.

Durdurma kriterleri yine arastirmaya acik bir konu olmaya devam etmektedir.

Filtrelenmis geri projeksiyon goriintiilerinin kalitesi ise kullanilan filtreler ve bu
filtrelerin  parametrelerinin  degerlerine gore degisebilmektedir. Yine bu
parametrelerin, olusturulan goriintliye goére optimizasyonun saglanmasi {izerine

calismalar devam etmektedir.
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Goriintii piksel sayisimi artirmak ¢oziinlirliigli artirmakla beraber, islem zamanin
birka¢ kat artirmaktadir. Gilinlimiiziin gelismis bilgisayarlar1 kullanilarak zaman

problemi asilirsa ¢oziiniirliigii artirarak goriintii kalitesini artirmak miimkiindiir.

Goriintiilenecek doku hakkinda 6n bilgiye sahip olunmasi goriintii kalitesini pozitif
olarak etkileyen faktorlerdendir. Bu nedenle goriintiilenecek organin zayiflatma
katsayr haritasinin hassas olarak olusturulmasi gerekmektedir. Katsayilar kisilere
gore degisebilmektedir. Bu katsayilarla, optimum bir model olusturma aragtirmaya

acik bir konudur.
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Sekil. Ek-A. 7. 51x51 piksel bir ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile Radon
doniisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).

4 0.9

4+ 0.8

4 0.7

4+ 0.6

4 05

1 0.4

1 0.3

1 0.2

1 0.1

40

35

30

25

20

15

10

40

35

30

20

15

10

187



188

Sinc interpolasyon

T T 40

30+
35
201 20

-

10+ 25
g o 20
-10}+ 4 15
10

=20+
5

30t
1 1 1 1 1 1 0

0 0.5 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A. 8. 51x51 piksel bir ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile Radon
doniisiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).

iki cizgi

25

20+

10+

-15F

20+

-25

4 0.9

1 05

1 04

1 03

1 0.2

1 01

0

Sekil. Ek- A. 9. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi sekli

Enyakin Komsular

30} 45
40

20+
35
10 30
g ol 25
20

10+
15
201 10
-30} 5
L L L L L 0

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A. 10. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniisiimii (en yakin komsgular yontemi ile).
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Dogrusal interpolasyon
T T

30+ 1 45
40

20+
= 35
10r = 1 30
g o 25
20

-10+
15
20 1 10
-30} 5
L L L L L L 0

0 0.5 1 15 2 25 3
theta

Sekil. Ek-A. 11. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniistimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).

Sinc interpolasyon
T

30 1 45
40

20+
- 35
10 - 1 30
g 0 25
20

10+
15
20 1 10
-30} 5
L L L L L L 0

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3
theta

Sekil. Ek-A. 12. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniisiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).

iki cizgi

25

20+ 4 0.9

Sekil. Ek- A. 13. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi sekli
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Enyakin Komsular
T

40
30+ 1
35
20+
30
10 -
25
o
£ 0 20
-10+ 1 15
[ ]
20 1 10
5
30}
L L L L L L 0
0 0.5 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A. 14. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniisiimii (en yakin komsgular yontemi ile).

Dogrusal interpolasyon

40
30t 1

35

20+
30

10+ -
25
o
£ 0 20
-10} 17 15
-

201 { 10
5

_30 L
L L L L L L 0

0 0.5 1 15 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A. 15. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).

Sinc interpolasyon

40
30} 1
35
201
30
10+ -
25
o
£ 0 20
-10}+ 1 15
-
201 4 10
5
-30F
. . . . . . 0
0 0.5 1 15 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A. 16. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniisiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).
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iki nokta
25F T 7 1
20+ 4 09
15+ 4 0.8
10+ 4 07
5 0.6
>~ 0 | ] 0.5
5 0.4
-10+ 1 03
-

-5} 1 0.2
20} 1 0.1
-25h I I I I I I I I I 10

Sekil. Ek- A.17. 51x51 piksel boyutlu, biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki nokta sekli

Enyakin Komsular

! !
30y 1 25
20

2
10+
15
2 ot —— ?.i .
-10} T 1
C —
201 1
0.5
=30+
L L L L L L 0
0 0.5 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A. 18. 51x51 piksel biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki noktanin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile).

Dogrusal interpolasyon

30y 1 25
20}
2
10}
15
_g 0k __|_|'_
-10+ 101
20} it
0.5
_30 L
L L L L L L 0
0 0.5 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A. 19. 51x51 piksel biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki noktanin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).
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Sinc interpolasyon

or 1 25
20}
2
10}
15
g OF = _.-..-lf_ = .
101 Y
_20 . 4
0.5
-30+
L L L L L L 0
0 0.5 1 15 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A. 20. 51x51 piksel biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki noktanin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (Sinc interpolasyon ydntemi ile)

iki nokta

25F T T T T T T T T T 5 1
20+ 4 0.9
15+ 4 0.8
10r = 4 0.7
5 0.6
> 0 ] 0.5
5 0.4
-10+ 1 03
-5+ 1 0.2
20+ 1 01
-254 I I I I I I I I I o 0

Sekil. Ek- A.21. 51x51 piksel boyutlu, biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki nokta gekli

Enyakin Komsular

0l | 25
20+ 2
ol .-._._._|—I_I—|_._ )
_'_'_rl""-'-.r" 15
g 0 K

10l r"_‘.r'f 7 1

20+ ]
0.5

-30 -

theta

Sekil. Ek-A. 22. 51x51 piksel biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki noktanin, degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile).
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Dogrusal interpolasyon
T T

20l | 25
20+ 2
10
15
g 0 _-|-I.—
10+ {1
=20+ 4
0.5
-30 -
L L L L L L 0
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A. 23. 51x51 piksel biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki noktanin, degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).

Sinc interpolasyon
T

ol | 25
201 )
10+
15
g 0 = _-'_..l; =
10} : 11
_20 . 4
0.5
-30+
L L L L L L 0
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A. 24. 51x51 piksel, biri merkezde digeri merkezden uzak olan iki noktanin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (Sinc interpolasyon ydntemi ile).

iki cizgi

25

20}t 1 01

-25h I I I I I I I I I o 0

Sekil. Ek- A. 25. 51x51 piksel fakli egimli iki ¢izgi sekli



Enyakin Komsular
T

30+ 4 40
35
20 1
30
10+ -
25
2 o - 1
= 20
-10r 1 15
201 1 10
5
_30 -
I I I I I 0
0 0.5 15 2 25 3

theta
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Sekil. Ek-A. 26. 51x51 piksel degisik egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile

Dogrusal interpolasyon

30+

20+

10

rho
o

10+

20+

30+

theta

Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile).

4 40

35

30

25

20

Sekil. Ek-A. 27. 51x51 piksel degisik egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile

Sinc interpolasyon

30r

20+

10+

rho
o

-10F

20+

-30F

theta

Radon doniisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).

4 40

35

30

25

15

10

Sekil. Ek-A. 28. 51x51 piksel degisik egimli iki ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile

Radon doniisiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).
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4 farkli cizgi

25f T T T 7 2.5
20+

15+ 4 2
10+

5 15

> 0

1

1 0.5

! ! ! 10

Sekil. Ek- A. 29. 51x51 piksel fakli egimli degisik dort ¢izgi sekli

Enyakin Komsular

30 1 45
-I o | 40
35

101
- 30
g of - 25
20

-10F
15
20¢ - 10
30} 5
‘ s s s s ‘ 0

0 0.5 1 15 2 25 3
theta

Sekil. Ek-A. 30. 51x51 piksel degisik egimli dort ¢izgi dogrusunun degisik interpolasyon stratejisi ile
Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile).

Dogrusal interpolasyon
T T

30 1 45
20 - | 40
35

100
- 30
g o - 25
20

-0}
15
20 = 10
30} {5
L L L L L L 0

0 0.5 1 15 2 25 3
theta

Sekil. Ek-A. 31. 51x51 piksel degisik egimli dort ¢izgi dogrusunun, degisik interpolasyon stratejisi
ile Radon doniisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).



30+

20+

10

rho
o

-10+

20+

-30 -

Sinc interpolasyon
T

theta

1 45

| 40

35

1 =0

4 25

20

15

10
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Sekil. Ek-A. 32. 51x51 piksel degisik egimli dort ¢izgi dogrusunun, degisik interpolasyon stratejisi

Buradan sonraki biitlin sekillerin 6rnekleme ve geri olusturma degerleri soyledir;

Sekil. Ek- A. 33. 51x51 piksel ¢ok yiiksek egimli bir ¢izgi ile egimi az bir ¢izgi sekli

ile Radon doniigiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).

XOrnek=
Xmin=
DeltaX=
YOrnek=
Ymin=
DeltaY=
RhoMin=
DeltaRho=
ThetaOrnek
RhoOrnek =

101

-51

1

101

-51

1

-70,71
0,70711
316
201

egimi az,cok cizgi
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Enyakin Komsular
T

100
60| 1
90
40} HI:)
70
20} 1
60
£ o - =4 50
40
20} 4
30
-40r 1 20
60| | 10
L L L L L L 0
0 05 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A.34. 51x51 piksel ¢ok yiiksek egimli bir ¢izgi ile egimi az bir ¢izginin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile).

Dogrusal interpolasyon

100
60| ]
90
401 1 80
70
20t ,
60
2 op = =+ 50
40
.20, -
30
-40r 1 20
ol | 10
L L L L L L 0
0 05 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A. 35. 51x51 piksel ¢ok yiiksek egimli bir ¢izgi ile e§imi az bir ¢izginin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon dontisiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).

Sinc interpolasyon

100
60} 1
%
40+ 4 80
70
20} §
60
g o = = 50
40
20t i
30
40r 1 20
60} 1 10
‘ : ‘ : : : o
0 05 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A.36. 51x51 piksel ¢ok yiiksek egimli bir ¢izgi ile egimi az bir ¢izginin degisik
interpolasyon stratejisi ile Radon doniistimii (Sinc interpolasyon ydntemi ile).
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ikiyani bos gurultulu cizgi

50 -40 -30 -20 -10 0 10 20 30 40 50

Sekil. Ek- A. 37. 51x51 piksel giiriiltiilii ortamda, iki degisik cizgi sekli

Enyakin Komsular

100

60} 1
9%
a0} 1
ol | 7
5 60

o 4
£ 0 50
0l | a0
30
40F 7 20
60| ] 10
‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ o

0 05 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A.38. 51x51 piksel giiriiltiilii ortamda, iki degisik ¢izginin degisik interpolasyon stratejisi
ile Radon doniistimii (en yakin komsular yontemi ile).

Dogrusal interpolasyon
T

100
60| ,
%
40r 1 80
70
201 ,
} 60
o -
£ 0 50
20l | a0
30
407 1 20
ool 1 10
L L L L L L 0
0 05 1 15 2 25 3

theta

Sekil. Ek-A.39. 51x51 piksel giiriiltiilii ortamda, iki degisik ¢izginin degisik interpolasyon stratejisi
ile Radon doniigiimii (dogrusal interpolasyon yontemi ile).
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Sinc interpolasyon

100

60 1
%
40¢ 1 80
70

20+ 1
0 60

o

£ 0 1 s0
20l | 40
30
-40r 1 20
6ol 1 10
L L L L L 0

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-A.40. 51x51 piksel giiriiltiilii ortamda, iki degisik ¢izginin, degisik interpolasyon stratejisi
ile Radon doniisiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).

bir cizgi ve bir nokta

50 1
40+ 4 0.9
30+ 4 08
20+ 4 07
10 4 0.6
> 0 - 4 0.5
-10+ 1 04
-20+ 41 0.3
-30+ 41 0.2
-40 + 4 0.1
50k | | | | | L L L L | 0
50 -40 -30 -20 10 0 10 20 30 40 50

Sekil. Ek- A. 41. 101x101 piksel bir nokta ile egimi sifir olan bir ¢izgi sekli

Enyakin Komsular

100
60 ]
%
40+ 4 80
70
20} 1
60
2 o ) 1 50
40
_207 -
30
-0t 1 20
60} 4 10
L L L L L 0
0 05 1 15 2 25 3
theta

Sekil. Ek-A.42. 51x51 piksel bir nokta ile egimi sifir olan bir ¢izginin degisik interpolasyon
stratejisi ile Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile ).



rho

Sekil. Ek-A.43. 51x51 piksel bir nokta ile egimi sifir olan bir ¢izginin degisik interpolasyon
stratejisi ile Radon doniisiimii(dogrusal interpolasyon yontemi ile).

rho

Sekil. Ek-A.44. 51x51 piksel bir nokta ile egimi sifir olan bir ¢izginin degisik interpolasyon
stratejisi ile Radon doéniisiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).

Sekil. Ek- A.45. 101x101 piksel yatay bir diizlemde 5 ayr1 nokta sekli

20+

40+

-60 |-

20}

40+

-60 |-

10+

-20m

30+

40

50 b

Dogrusal interpolasyon
T

60 -

a0}

20+

theta

Sinc interpolasyon

60 -

a0}

20+

50

theta

ayni eksende noktalar
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20+
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Enyakin Komsular
T

5
60 1 45
af 4 4
3.5

20 B
3
g or 4 25
2

-20 - o B
15
40} 13
ool | 05
L L L L L L 0

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3
theta

Sekil. Ek-A.46. 101x101 piksel yatay bir diizlemde 5 ayr1 noktanin degisik interpolasyon stratejisi ile

Radon doniisiimii (en yakin komsular yontemi ile).

Dogrusal interpolasyon
T T

5
60 1 a5
401 4 4
3.5

20} ]
3
£ or 4 25
2

20} v 1
15
40| 4
ool | 05
L L L L L L 0

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3
theta
Sekil. Ek-A. 47. 101x101 piksel yatay bir diizlemde 5 ayr1 noktanin degisik interpolasyon stratejisi
ile Radon doniigiimii (dogrusal interpolasyon yoOntemi ile).
Sinc interpolasyon

: ‘ 5
60 1 a5
401} 4 4
35

20} i
3
2 or 4 25
2

20} - il
15
-0t 1
60| | 05
: ‘ ; ‘ : : o

0 05 1 15 2 25 3
theta
Sekil. Ek-A. 48. 101x101 piksel yatay bir diizlemde 5 ayr1 noktanin degisik interpolasyon stratejisi

ile Radon doniigiimii (Sinc interpolasyon yontemi ile).



EK 1-B  Cizgi ve Temel Elemanlarin Hough Doniisiimii

Cizgi ve Temel Elemanlarin Sinogramin ve goriintiilerin elde edilmesinde kullanilan

ornekleme parametreleri asagida verilmistir.

XOrnek= 201
Xmin= -100
DeltaX= 1
YOrnek= 201
Ymin= -100
DeltaY= 1
RhoMin= -200
DeltaRho= 1
TetaOrnek = 447
DeltaTeta= 0,0070359

RhoOrnek = 401

50 - 1
40+ 4 09
30 1 08
20 4 07
10 4 0.6
>~ 0 4 05
A0t 1 0.4
201 1 0.3
-30 1 0.2
-40 - 1 0.1
-50 L ! ! L L L L L L L 4 0

50 -40 -30 -20 -10 0 10 20 30 40 50

Sekil. Ek-B. 1. 101x101 piksel bir kare sekli
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Hough opt O
100 T

180

160

140

120

100

rho

80

60

40

20

theta

Sekil. Ek-B. 2. 101x101 piksel bir karenin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniisiimii(birinci optimizasyon yontemi ile)

Hough opt 1
100 T

180

160

140

rho

-100 1 1 1
0 0.5 1 15 2 2.5 3

theta

Sekil. Ek-B. 3. 101x101 piksel bir karenin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniisiimii(ikinci optimizasyon yontemi ile)

Hough opt 2
100 T T T T T T

180

160

140

120

100

rho

80

60

40

20

theta

Sekil. Ek-B. 4. 101x101 piksel bir karenin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniistimii(li¢iincii optimizasyon yontemi ile)



100

Hough opt 3

204

rho

L
1.5
theta

Sekil. Ek-B. 5. 101x101 piksel bir karenin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniistimii(dordiincii optimizasyon yontemi ile)

201x201 piksel boyutlu bir ¢izgi ve Hough doniisiimii

100 1
80t 1 09
60t 1 08
401 107
20t 1 06
> 0
_20 -
_40 -
_60 -
-80
-100 I I I I I I I I I 0
o0 -80 -60 -40 -20 O 20 40 60 80 100
X
Sekil. Ek-B. 6. 201x201 piksel bir ¢izgi sekli
Hough opt 0
200 : 350
150 |- 1 200
100 1
250
50t :
- 200
g o 1
150
50} i
100
-100f 7
150} 4 S0
-200 L L L L L 0
0 05 1 15 2.5 3
theta

Sekil. Ek-B. 7. 201x201 piksel bir ¢izginin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough dontisiimii
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201x201 piksel boyutlu, zayiflayan noktalar dogrusu ve Hough doniisiimii

100 1
80+ 4 0.9
60 - 4 0.8
40 - 4 0.7
20+ 4 0.6
> 0 1 05
-20 - 1 04
-40 - 1 03
-60 - 1 0.2
-80 1 0.1
_100 Il Il Il Il Il Il Il Il Il 0
-100 -80 60 -40 -20 0 20 40 60 80 100
X
Sekil. Ek-B. 8. 201x201 piksel zayiflayan noktalar dogrusu sekli
Hough opt 1
200 T

7

150 - B
100 {1 ®
50 - B 5
g o ~ 44
50+ 4 3
-100 4 2
-150 g 1
-200 1 1 1 1 0

0 0.5 1 15 25
theta

Sekil. Ek-B. 9. 201x201 piksel zayiflayan noktalar dogrusunun degisik optimizasyon stratejisi ile
Hough déniisiimii(ikinci optimizasyon yontemi ile)

201x201 piksel boyutlu, iki nokta ve Hough doniisiimii

100

80+

60

401

20+

20+

40

-60

-80

4+ 0.9

1 0.8

1 0.7

4+ 0.6

1 0.5

1 04

1 0.3

1 0.2

1 0.1

-100
-100

-80

Sekil. Ek-B. 10. 201x201 piksel boyutlu, iki nokta sekli



rho

200

Hough opt 0

150 -

100 -

50

50+

-100 -

-150 -

0.5

L
1 1.5
theta

206

3.5

25

15

0.5

Sekil. Ek-B. 11. 201x201 piksel boyutlu, iki noktanin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniisiimii(birinci optimizasyon yontemi ile)

201x201 piksel boyutlu, beyaz giiriiltiilii ortamda iki cizgi ve Hough doniisiimii

100

80

60 -

a0t

20+

200

40+

60+

80}

-100 L

-100 -80

Sekil. Ek-B. 12. 201x201 piksel boyutlu, beyaz giiriiltiilii ortamda iki ¢izgi sekli

rho

200

150 -

100 -

50

50+

-100 -

-150 -

-200

Hough opt 3

theta

350

300

200

150

100

50

Sekil. Ek-B. 13. 201x201 piksel boyutlu, beyaz giiriiltiilii ortamda iki ¢izginin degisik optimizasyon
stratejisi ile Hough doniisiimii(dérdiincii optimizasyon yontemi ile)



25F

20+

15+

10r

10+

15+

20+

-25

Sekil. Ek-B. 14. 101x101 piksel zayiflayan noktalar dogrusu sekli

50

401

30+

20+

10

rho
o

10+

201"

-30 -

40+

-50

Noktalar ve Hough doniisiimii

XOrnek= 51
Xmin= -25
DeltaX= 1
YOrnek= 51
Ymin= -25
DeltaY= 1
RhoMin= -50
DeltaRho= 1
TetaOrmek = 114
DeltaTeta= 0,02773

RhoOrnek = 101

Hough opt 3

theta

4 09

4 08

4 07

4 0.6

1 05

1 04

7 03

1 0.2

1 0.1

10

207

Sekil. Ek-B. 15. 101x101 piksel zayiflayan noktalar dogrusunun degisik optimizasyon stratejisi ile

Hough déntiisiimii(dordiincii optimizasyon yontemi ile)



25

20+

15

10

-10F

-15+

201

-25

m 7
-
-
-
-
u u
- -
- -
- -
-
om I I I I I I I o
25 20 -15 -10 0 10 15 20 25

Sekil. Ek-B. 16. 101x101 piksel biri zayiflayan digeri

rho

Sekil. Ek-B. 17. 101x101 piksel biri zayiflayan, digeri sabit noktalar dogrusunun degisik
optimizasyon stratejisi ile Hough doniistimii(birinci optimizasyon yontemi ile)

Sekil. Ek-B.18. 101x101 piksel iki nokta gekli

50

401

30+

20+

10r
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Sekil. Ek-B. 19. 101x101 piksel iki noktanin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniisiimii(birinci optimizasyon yontemi ile)
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Sekil. Ek-B. 20. 101x101 piksel iki nokta sekli

Hough opt 0
50 T

a0}
30}

20+

rho
o

20+
=30+

40+

-50 L 1 I I L

theta

Sekil. Ek-B. 21. 101x101 piksel iki noktanin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough
doniistimii(birinci optimizasyon yontemi ile)
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210

Sekil. Ek-B. 22. 101x101 piksel boyutlu, beyaz giiriiltiilii ortamda bir ¢izgi sekli

Hough opt O

rho

-30

theta

Sekil. Ek-B. 23. 101x101 piksel boyutlu, beyaz giiriiltiilii ortamda bir ¢izginin degisik optimizasyon
stratejisi ile Hough doniigiimii(birinci optimizasyon yontemi ile)
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Sekil. Ek-B. 24. 101x101 piksel boyutlu, bes yatay nokta sekli
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Sekil. Ek-B. 25. 101x101 piksel boyutlu, bes yatay noktanin degisik optimizasyon stratejisi ile Hough

doniisiimii(birinci optimizasyon yontemi ile)
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