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ONUR SOZU

Yiiksek Lisans Tezi olarak sundugum “Bilgisayarli Tomografi ile Elde Edilen
Volumetrik Verinin islenerek Uc¢ Boyutlu Gériintiiye Déoniistiiriilmesi” baslikli bu
calismanin, bilimsel ahlak ve geleneklere aykiri diisecek bir yardima bagvurmaksizin
tarafimdan yazildigin1 ve yararlandigim biitiin kaynaklarin, hem metin i¢inde hem de
kaynakcada yontemine uygun bicimde gosterilenlerden olustugunu belirtir, bunu

onurumla dogrularim.
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OZET
Yiksek Lisans Tezi

BILGISAYARLI TOMOGRAFI ILE ELDE EDILEN VOLUMETRIK VERININ
ISLENEREK UC BOYUTLU GORUNTUYE DONUSTURULMESI
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Inénii Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii
Elektrik-Elektronik Miihendisligi Anabilim Dali

95+IX sayfa
2011

Danisman: Yrd. Dog. Dr. Mehmet Emin TAGLUK

Medikal goriintiileme teknikleri tip biliminin tan1 ve tedavi siireglerinde, oldukca
yaygin bir sekilde kullanilmaktadir. Bu nedenle bu tekniklerin arastirilip gelistirilmesi
tip ve mithendislik bilimleri alaninda ¢ok énemlidir.

Bu calisgmada medikal goriintiileme tekniklerinden biri olan bilgisayarl
tomografi ile goriintii elde etme yOntemleri iizerine bazi aragtirmalar ve uygulamalar
yapilmistir. {lk asamada Radon Déniisiimii kullanilarak tomografik gériintiilerden
sinogram verisi (tomografik veri) Matlab ortaminda elde edilmistir. Calismanin esas
amacint teskil eden ikinci asamada, bu sinogram verilerinden yeniden goriintii elde
etmek amaciyla Matlab ortaminda dort farkli rekonstriiksiyon yontemi modellenmis ve
bu modeller kullanilarak goriintiiler yeniden olusturulmustur. Calismada kullanilan
yontemler su sekildedir: 1) filtrelenmis geri izdiistim algoritmas1 (FBP), ii) yelpaze
hiizme algortimas1 (FBBP), iii) cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi (ART), iv)
eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi (SART).

Matlab ortaminda modellenen rekonstriiksiyon algoritmalar1 kullanilarak elde
edilen goriintiiler, goriinti kalitesi ve rekonstriiksiyon siireleri bakimindan
karsilastirilmis ve degerlendirilmistir. Gorlintii kalitesi bakimindan iteratif yontemlerin
direkt yontemlere kiyasla daha kaliteli sonuglar verdigi, fakat rekonstriiksiyon siiresi ve
biiylik boyutlara sahip matrislerin kullanimi bakimdan bazi problemler olustugu
goriilmiistiir.

Daha sonra, rekonstriiksiyon algoritmalart modifiye edilmis ve 34 tomografi kesitine
uygulanmistir. Matlab ortaminda bulunan “Volume Visualization” algoritmasi
kullanilarak ii¢ boyutlu goriintiiler elde edilmis ve elde edilen goriintiiler goriintii
kalitesi bakimindan karsilagtirilmistir. SART ve FBP algoritmasi sonucu elde edilen ii¢
boyutlu goriintiilerin diger goriintiilere gore daha kaliteli oldugu gézlemlenmistir.

ANAHTAR KELIMELER: Bilgisayarli Tomografi, Sinogram, Rekonstriiksiyon,
Volume Visualization



ABSTRACT
Master of Science Thesis

TRANSFORMATION OF THE VOLUMETRIC DATA ACQUIRED
THROUGH COMPUTERIZED TOMOGRAPHY TO THREE DIMENSIONAL
IMAGE BY PROCESSING
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95+IX pages
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Supervisor: Assist. Prof. Dr. Mehmet Emin TAGLUK

Medical imaging techniques are widely used in the diagnosis and treatment
processes in medicine. Hence, investigation and improvement of these techniques are
very important in medicine and engineering fields.

In this study, medical image reconstruction methods have been investigated, and
some applications have been performed on the data acquired with computerized
tomography as one of the medical imaging techniques. In the first stage, sinogram data
(tomographic data) of tomographic images were obtained by using Radon Transform. In
the second stage which is the main purpose of the study, for reconstructing these
images, four different methods have been modeled in Matlab environment and using
these models the images were reconstructed. The methods used in this study are as
follows: 1) filtered backprojection algorithm (FBP), ii) fan beam backprojection (FBBP)
algorithm, iii) algebraic reconstruction techniques (ART), iv) simultaneous algebraic
reconstruction technique (SART).

The images acquired through these reconstruction algorithms have been compared
and evaluated from the image quality and reconstruction time point of view. It was
observed that the quality of images obtained via iterative methods are superior
compared to direct methods, but deserve some problems due to reconstruction time and
large scale image matrices.

Then, the reconstruction algorithms have been modified, and applied to 34
tomographic sparse images. Using  “Volume Visualization” algorithm  three
dimensional images have been obtained and are qualitatively compared. The three
dimensional images obtained via SART and FBP algorithms were better compared to
other images.

KEYWORDS: Computerized Tomography, Sinogram, Reconstruction, Volume
Visualization
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1. GIRIS

Medikal goriintiileme ve bu goriintiileri isleme teknikleri tip biliminin tani ve
tedavi siireglerinde Onemli bir yer tutmaktadir. Medikal goriintiileme, hastanin
viicudunda gerekli goriilen dokunun veya bolgenin dokuya zarar vermeden ve cerrahi
miidahale olmadan teshis amagli igeriginin gorilintiillenmesi olarak tanimlanabilir. Bu
amagla tasarlanan cesitli isaret ve sayisal goriintii isleme tekniklerinin [1-5] de icinde
yer aldigi medikal goriintileme cihazlari; x-iginlarinin  kullanildigi rontgen ve
bilgisayarlt tomografi, ses dalgalarmin kullanildig1 ultrason, manyetik alanin
kullanildig1 manyetik rezonans goriintiileme, donen gama kamerasinin kullanildig tek
foton emisyon bilgisayarli tomografi (SPECT) ve pozitron yayici elementlerin
kullanildig1 pozitron emisyon tomografisi (PET) olarak siralanabilir [6-9]. Her bir
goriintiileme cihazinin birbirlerine gore avantaj ve dezavantajlar1 mevcuttur. Bu
goriintiileme cihazlar1 farkli yontemler kullanilarak goriintii elde edilmesini
saglamaktadir. Her bir goriintiilleme tekniginin kullanim alanlar1 hastanin viicudunda
incelenmesi gereken bolgenin yapisal Ozelliklerine ve teshis edilmeye calisilan
hastaligin tiiriine gore degismektedir. Ornegin, kemik, damar ve akcigerler gibi birgcok
doku tipinin detayl olarak incelenmesinde bilgisayarli tomografi tercih edilirken, diz ve
boyun bolgesindeki yumusak dokularin detayli goriintiilerinin elde edilebilmesi igin
manyetik rezonans goriintiileme tercih edilmektedir [10]. Kanser hiicrelerinin teshisinde
ve zararli tiimorlerin yayilma siireclerinin izlenmesinde SPECT ve PET goriintiileme
teknikleri tercih edilmektedir [11].

Medikal goriintiileme siirecinde cerrahi miidahalenin olmayisi, hizli ve erken
teshisin yapilabiliyor olmasi énemli bir avantaj iken bilgisayarli tomografi ve rontgen
cihazlar1 kullaniminda asir1 dozda radyasyona maruz kalma, goriintiilerin kontrastini
arttirabilmek i¢in hastaya agiz ya da kan yoluyla verilen iyot iceren maddenin az da olsa
alerjik reaksiyon yapma olasiligl, manyetik goriintillemedeki manyetik alan etkisi ve
SPECT goriintiilemede hastaya verilen kisa yarilanma omiirlii izotoplarin etkisi gibi
dezavantajlart mevcuttur [12]. Medikal goriintiilleme tekniklerinin ¢ok genis bir alan
kapsadigindan bu calisma sadece bilgisayarli tomografi (Computerized tomoraphy)

teknigi ile siirlandirilmistir. Bu ¢alismada tibbi goriintiilemede kullanilan goriintii elde



etme teknikleri ile ilgili aragtirmalar ve bilgisayarli tomografi goriintii ¢iktilari tizerinde
uygulamalar yapilmistir.

Eski yunanca kelimeler olan tomo (kesit) ve graphy (goriintii) kelimelerinden
ismini alan bilgisayarl1 tomografinin teorisi 1963 yilinda Cormak tarafindan ortaya
atilmis ve radyolojide yeni bir ¢i1gir agmustir. Bilgisayarli tomografi ile ilgili ilk basarili
klinik uygulamalar 1967 yilinda G.Hounsfield tarafindan gergeklestirilmis ve 1971
yilinda hastanelerde uygulanmaya baglanmistir. Bilgisayarli tomografinin temeli
rontgen cihazlarinda kullanilan x-151n1 tiipii teknolojisine benzer bir yapiya dayanir.
Bilgisayarlt tomografi cihazi kesit goriintiilerini manyetik rezonans goriintiileme
tekniginde kullanilan manyetik dalgalar yerine x-1sinlar1 kullanilmakta ve bu nedenle
0zel bir yalitim teknigine gerek duyulmustur.

Bilgisayarli tomografi cihazi ile elde edilen tek boyutlu veriler (sinyaller)
islenerek iki boyutlu kesit goriintiileri haline getirilir. Ayrica hacimsellik olusturan
yazilim programlar1 (Volume rendering [13-15]) ile bu kesitsel goriintiiler ii¢ boyutlu
goriintiilere dontistiiriilir.

Bu calismada bilgisayarli tomografi ile elde edilen radyolojik sinyaller islenerek
kesit goriintii elde etme tekniklerinin arastirilmasi, bu tekniklerin programlarin1 yazma
ve sentetik ve reel verilere uygulama, elde edilen sonuglar1 karsilastirma ve sonucta
tomografik kesit goriintiilerin kalitesini iyilestirmeye yonelik bir altyapr olusturma
amaclanmistir. Ayrica, elde edilen kesit goriintiilerinin  kullanilarak MATLAB
ortaminda ii¢ boyutlu goriintiiye doniistiirme teknikleri arastirilmasi ve her teknigin

performansinin karsilastirilmasi hedeflenmistir.

Tezin yapisal tasarimi: Tez girig, kuramsal temeller, materyal ve yoOntemler,
arastirma bulgulari, tartisma ve sonug olmak {izere bes boliimden olusmustur.
Kuramsal temeller boliimiinde, tomografi geometrisinin temel o6zellikleri anlatilmis,
Radon déniisiimii ile x—1s1m1 ve dedektorler arasindaki geometrinin matematiksel tanimi
ve ispati yapilmistir. Radon doniisiimii ile elde edilen verilerin kullanilmasi ile
filtrelenmis geri izdiisim metodu, yelpaze hiizme metodu, cebirsel rekonstriiksiyon
teknigi ve eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon ile yeniden goriintiinlin elde edilmesi
teknikleri hakkinda teorik bilgiler verilmistir.

Materyal ve yontemler boliimiinde kuramsal temellerde anlatilan tekniklerin
bilgisayar ortamimnda MATLAB kullanilarak programlanmasi i¢in yazilan ve tasarlanan

programlarin algoritmalar1 anlatilmistir.



Aragtirma bulgular1 bdliimiinde ise MATLAB kullanilarak yazilan Radon
doniligiimii programi ile ‘sinogram’ adi verilen veriler elde edilmistir. MATLAB
kullanilarak yazilan filtrelenmis geri izdlisiim algoritmasi, yelpaze hiizme geri izdiisiim
algoritmasi, cebirsel rekonstriikksiyon ve eszamanli cebirsel rekonstriikksiyon
algoritmalar1 ile Radon doniisiimii sonucu elde edilen sinogram verilerinden goriintii
kesitleri elde edilmistir. Farkli boyutlarda elde edilen kesit goriintiileri birbirleri
arasinda kiyaslanip, yorumlanmistir. Daha sonraki asamada elde edilen kesit goriintiiler
MATLAB “Volume Visualization” fonksiyonlar1 kullanilarak ayni eksen iizerinde bir
araya getirilerek interpolasyon islemi uygulanmis ve hacimsellik kazandirilarak {i¢
boyutlu goriintiiler elde edilmistir.

Tartisma ve sonu¢ boliimiinde ise elde edilen kesit goriintiiler ve ii¢ boyutlu
goriintiiler hakkinda yorumlar yapilmis, literatiirde bulunan sonuglar ile kiyaslanarak
eksiklikler ve ¢oziimler hakkinda fikirler 6ne siiriilmiis, gelecek ¢alismalar igin yol

gosterici nitelikte onerilerde bulunulmustur.



2. KURAMSAL TEMELLER

Bilgisayarli tomografi temelde x-1511 kullanilarak viicudun incelenen bdlgesinin
kesitsel goriintiisiinii  olusturmaya yonelik bir medikal goriintiilleme yontemidir.
Inceleme sirasinda hasta bilgisayarli tomografi cihazinin masasinda hareket etmeyecek
sekilde yatirilir. Istenilen goriintiiyii elde etmek igin ihtiya¢ duyulan kesitlere uygun
gelecek sekilde masa manuel ya da uzaktan kumanda ile cihazin "gantry" adi verilen
acikligima sokulur (Sekil 2.1). Bir bilgisayara bagli olan bu cihaz x-1s1n1 tiipiinii masa
uygun kesit pozisyonuna geldigi anda aktiflestirerek gantryde bulunan dedektorleriyle
hastadan gecen ve goriintii bilgilerini tastyan x-151mm1 demetlerini absorbe eder.
Dedektorden gelen veriler analog dijital ¢evirici kullanilarak sayisal verilere
dontstiiriiliir ve bu veriler tomografi cihazinin bilgisayarlarinda islenerek tomografi
goriintiileri olusturulur. Sonuc¢ta dokularin birbiri ardina kesitsel goriintiileri elde
edilmis olur. Olusturulan goriintiiler bilgisayar ekranindan izlenir. Ayn1 zamanda bu

goriintiiler optik disk gibi yiiksek kapasiteli belleklerde de depolana bilir.

Sekil 2.1. Bilgisayarli tomografi goriintiileme cihazt



Bilgisayarli tomografi cihazlari, gelistirilme ve kullanilma asamalarinda bir dizi
evrim geg¢irmis ve bazi dezavantajlarindan arindirilmistir. Gegirdikleri evrime gore
bilgisayarlt tomografi cihazlari 5 jenerasyonda tanimlanmaktadir [16]. Birinci
jenerasyon cihazlar, pencil-beam (kalem-isimasi) x-i1sin1 olarak tanimlanan paralel
isinlarin kullamldigr ve tek bir detektdriin bulundugu cihazlardir. ilk jenerasyon
cihazlarda kesit alim siiresi olduk¢a uzundur. Ikinci jenerasyon cihazlarda tek detektdr
yerine lineer dizilmis birden fazla detektor kullanilmis ve x-151n1 huzmesi de paralel 151n
yerine yelpaze hiizme biciminde kullanilmistir. Ugiincii jenerasyon cihazlar, x-1s51n1
kaynagt ve bu kaynagin karsisina yerlestirilmis, konveks dedektorlerden
olusturulmustur. X-1s1m1 tlipli ve dedektorler, incelenecek olan nesne etrafinda birbirleri
ile koordineli bicimde hareket eder. Ugiincii jenerasyon cihazlarindaki bir diger yenilik
ise, gantrynin tek bir doniisiinde birden fazla kesit goriintiisiiniin alinabilmesidir.
Dordiincii jenerasyon cihazlarda sadece x-151n1 kaynagi hareketlidir. Bu cihazlarda kesit
alim siiresi 1-2 saniye diizeylerine indirgenmistir. Besinci jenerasyon cihazlar son
derece hizli bilgisayarli tomografi olarak tanimlanmaktadir. Dontis hareketi yapan x-
1511 tiipii ve gantry, yerini yiiksek giliglii 4 tungsten hedef anotlu elektron isinina
birakmistir. Cihazda hareketli boliimler bulunmadigindan ve x-151m1 ¢ok odakli elektron
demeti seklinde uygulandigindan kesit alim siiresi saniyenin altina indirgenmis ve ayni
sirede birka¢ kesit elde etme imkani yaratilmistir. Bu calisma daha cok kesitsel
goriintiilerin nasil elde edildigine yonelik oldugu i¢in bilgisayarli tomografi cihazlarinin
birinci ve ikinci jenerasyonlari temel alinarak ele alinmis ve yazilimsal uygulamalar
yapilmistir.

Kesitsel goriintii elde etme siirecinde hesaplamalara yonelik temel kavram ve
algoritmalarin anlatilmast hususunda literatorde en c¢ok kullanilan kaynaklardan biri
olan A.C. Kak and M. Slaney’in “Principles of Computerized Tomographic Imaging”
[22] kitabindan yararlanilmistir. Dolayisiyla bu kitap ve diger kaynaklardan derlenen bu

konudaki temel kavramlarin bir 6zeti asagida sunulmustur.

2.1. Radon Doniisiimii

Avusturyali matematik¢i Johann Radon 1917 yilinda bir diizlemde bulunan 2
degiskenli f{x,y) fonksiyonunun diiz bir ¢izgi boyunca integralinin (line integral) tersinir

oldugunu ispatlayarak Radon Doniisiimiinii bulmustur [17]. Radon Doniisiimii tersinir
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olma oOzelliginden dolay1 tomografi alaninda ¢ok 6nemli bir yere sahiptir. Radon
Déniistimii tiptaki bilgisayarl tomografinin disinda barkot tarayici, elektron mikroskobu
ve yer hareketlerini ifade eden sismik dalgalarin yansimalarinin ¢dziimlenmesinde de
Onemli bir yer tutmaktadir [18].

Tomografik goriintii, inceledigimiz nesnenin izdiisiimlerinin' toplamimdan
olugmaktadir. Bu tomografik goriintiiye sinogram adi verilir. Elde edilen verinin
iceriginin degistirilmeden daha anlamli olan nesnenin goriintiilerine doniistliriilmesi
gerekmektedir. Izdiisiimlerinden goriintiiniin elde edilme islemine rekonstriiksiyon
denir. Sekil 2.2°de Matlab’da elde edilmis bir goriintliniin sinogrami, izdiisimii ve
rekonstriiksiyonu 6rnek olarak verilmistir.

Gercek Goruntu
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Sekil 2.2. a) Gergek goriintii, b) 45°°de sinogram verisi (izdiisiim), c) 1°°den 180°’ye kadar olan
toplam veri (sinogram), d) Rekonstriiksiyon edilmis goriintii (MATLAB ortaminda elde edilmistir.)

Bilgisayarli tomografi silirecinde iki temel islem s6z konusudur: Birincisi
goriintiilenecek nesneden x-1s1m1 gegirilip detektorler yardimiyla nesnenin bdlgesel
kesitlerin izdiisiimlerini elde etmektir. Ikincisi ise bu izdiisiim verilerinden nesnenin
kesitsel goriintiisiiniin ¢esitli rekonstriiksiyon tekniklerini kullanarak elde etmektir.

X-1sinlart herhangi bir ortamdan gegerken sacilma ve emilimden dolay1 gii¢
kaybina ugrar ve soniimlenir. Bu soniimlemeye neden olan ortamin durumu
rekonstriiksiyon i¢in bir model olusturur. Homojen yogunluga sahip bir ortamdan gecen

1s1n1n akisi, 7, asagidaki gibi ifade edilmistir [19-21].

I=1, e 2.1)

! {zdiisiim, herhangi bir agidaki sinogram verisidir.



Denklem 2.1°de 1s1min baslangi¢ akisi /y, 1sinin ilerledigi yol x, 1sinin ilerledigi
ortamin yogunluk sabiti 4 olarak ifade edilmistir.
Ortamin, kendi igerisinde homojen yogunluga sahip » tane tabakadan olustugu

varsayilirsa 1ginin akist;

I=1lyexp (— Xy p; A%;) (22)

seklinde ifade edilebilir. Yogunluk fonksiyonu u(x) ile ifade edilirse
I =Iyexp (= [, n(x) dx) 2.3)

Denklem 2.3 elde edilir. Burada, 1s1nin hareketi boyunca izledigi yol L ile gdsterilmistir.
Denklem 2.3’tin her iki tarafinin dogal logaritmasi alinarak soniimlenme

katsay1s1 p hesaplanabilir [19-21].

p = n()dx = ~In) (2.4)

Uzaydaki herhangi bir nesnenin bir kesiti, iki boyutlu diizlemde f{x,y)’nin bir
fonksiyonu olarak ifade edilebilir. iki boyutlu bir ortami, ortamdan gecen 1simnin
soniimlenme degerleri ile modelleyebilmek i¢in Oncelikle 1smin iki boyutlu bir
diizlemden gegerkenki davranisi incelenmelidir. Ornegin kesitsel goriintii alan bir
sistemde, x-1s1nlarinin gececegi iki boyutlu ve degisken yogunluga sahip bir ortamin
yogunlugu u(x,y) fonksiyonu olarak tanimlanabilir. Burada x ve y, sy’dan s, e kadar olan
bir yay uzunlugu ile ifade edilen (yay uzunlugu ¢izgi boyunca birim hizdaki hareketi
ifade eder.) s’in bir fonksiyonu olarak yazilirsa, x-y diizleminden gecgen 151n1n diizlemsel

akisi;

1(x,y) = loexp (= [} n(x(s),y(s))ds) 2.5)

elde edilir. Soniimleme katsayisi ise x-y diizleminde L boyunca g’niin ¢izgi integrali

aliarak asagidaki gibi elde edilir [18-21].

p(x,y) = [ u(x,y)ds (2.6)



Denklem 2.6’da verilen soniimlenme katsayisi, x-1sininin bir kaynaktan ¢ikip
nesnenin i¢inden gegctikten sonra detektore ulastigi andaki veriyi dolayli olarak ifade
eder. Dolayisiyla, f{x,y) fonksiyonu ile ifade edilen herhangi bir nesnenin belli bir a¢1 ile
(x-y diizleminde) elde edilen izdisiimii, P(x,y), global olarak Denklem 2.7°deki gibi

ifade edilir;

edektor

PGY)= S f Gy )ds @.7)

izdlstim

Sekil 2.3. Bir nesnenin f{x,y) fonksiyonu olarak ifadesi ve onun herhangi bir 8 acisindaki Py(¢;) izdiisiimii [22]

Iki boyutlu f{x,y) fonksiyonuna ait her ¢izgi integrali (6,f) parametreleri ile ifade
edilirse, Sekil 2.3’de goriildiigii gibi f{x,y) fonksiyonuna ait herhangi bir 6 agisindaki
izdlisiimii Py(¢;) olarak ifade edilirse, bu islem sonucunda f{x,y) fonksiyonu (6,¢)
parametreleri ile ifade edilebilir. Sekil iizerinde geometrik islemler goéz Oniine

alindiginda

xcosf + ysinf =t (2.8)

oldugu goriilmektedir. Denklem 2.8’de verilen iliski kullanilarak Py (t) ¢izgi integrali,



Po(8) = fg ) f (0 Y)ds (2.9)

elde edilir. Elde edilen ifade delta fonksiyonu kullanilarak daha agik bir bigimde

yeniden yazilirsa:
Pe(®) = [* [ f(x,¥)8(xcos8 + ysind — t)dxdy (2.10)

elde edilir. Buradaki Py (t) fonksiyonuna f{x,y)’nin Radon Déniisiimii denir [21-23].
Farkli @ agilar altinda alinan izdiisiimler Sekil 2.4’te goriildiigii gibi birden fazla
paralel 151n uygulanarak toplandiginda sinogram verisi elde edilmis olur. Sinogram

verisi dogrultusunda rekonstriiksiyon islemleri gergeklesir.

Pt
P

P, () p
8

Sekil 2.4. Farkli agilar altinda paralel 1ginlar uygulanarak elde edilen izdiisiimler [22]

Radon doniigiimiiniin tersi [17,23] asagida verilen denklem ile ifade edilir:

© AP(t,0) 1

Oy =[5 =

dtdo 2.11)

(xcosf+ysinf—t)

denklem 2.11°de goriildiigii izere P(z,6) nin kismi tiirevi s6z konusudur.
Bu denklem devamlilik, siirlilik gibi baz1 fiziksel sartlarin saglanmasi geregini
tagidigindan ¢oziimii oldukg¢a karmasiktir. Dolayisiyla bu denklemin ¢6ziimiinii tahmin

eden bazi sayisal rekonstrilksiyon yontemleri gelistirilmistir. Bu sayisal yontemler
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medikal goriintii elde etme tekniklerinin temellerini olusturmakla beraber uygulamaya

yonelik bir¢ok algoritmanin da gelistirmesinde 6nemli yer tutar.

2.2. Medikal Goriintiillemede Rekonstriiksiyon Teknikleri

Medikal goriintiilemede rekonstriiksiyon teknikleri direkt yontemler ve iteratif
yontemler olarak simiflandirilmistir [22,24]. Direkt yontemler bir dongli olmaksizin
Fourier Déniisiimii uygulanarak elde edilen rekonstriiksiyon yontemleridir. iteratif
yontemler ise n sayida pikselin ¢ozlimlenebilmesi i¢in #n tane bagimsiz denklemin belli
bir dongii icerisinde ¢oziimlenmesini gerektiren yontemlerdir. Her iki simifa ait
yontemleri kullanarak nesnenin kesitlerinin rekonstriiksiyonu iki boyutlu olarak elde
edilebilir.

Ug boyutlu rekonstriiksiyonda ise bu siniflandirmanin disinda direkt ii¢ boyutlu
veri olarak voksel” bazinda ya da her bir kesit icin interpolasyon teknikleri uygulanarak
yeniden elde etme teknikleri s6z konusudur [22]. Bu smiflandirmanin disinda belli
segmentasyon (boliitleme) yoOntemlerinin  kullanilmasiyla elde edilen kesitlere
interpolasyon teknikleri uygulanarak lokal {i¢ boyutlu goriintiilerin rekonstriiksiyonu da
miimkiindiir [25,26]. Boliitleme tekniginde amag, bir nesne ya da kesit igerisinde
istenilen herhangi bir bélgenin lokalize edilmesi sonucu, o bolgeyi, goriintiiniin geri
kalanindan izole ederek ¢ikartip, uygun sekilde islenip kullaniciya sunulmasidir [27].
Lokalize edilen kesitlerin {ist iiste interpolasyonlar1 saglanarak rekonstriiksiyonunun
olusturulmas1 miimkiindiir. Bu tez calismasinda direkt yontemlerden filtrelenmis geri
izdiisiim metodu ve yelpaze hiizme rekonstriiksiyonu incelenmistir. Iteratif yontemlerde

ise cebirsel rekonstriiksiyon teknikleri (ART, SART) ele alinmistir.

2.2.1. Fourier Kesit Teoremi

Fourier Kesit Teoremi’ne [28] gore izdlisimiin 1 boyutlu Fourier Doniisiimii
orijinal nesnenin 2 boyutlu Fourier Doniisiimiiniin bir kesitine esittir. Bu teoreme gore
izdlisim verilerinin Fourier Doniisiimlerini topladigimiz takdirde orijinal nesnenin
Fourier Doniislimiinii ¢izgiler demeti halinde bulmamiz gerekmektedir. Daha sonra elde

edilen ¢izgiler demetinden, belli interpolasyon teknikleri kullanilarak nesnenin

? Bir voksel bir pikselin hacimsel olarak 3 boyutlu karsiligidir.
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tamaminin Fourier Doniisiimiinii elde edebiliriz. Nesnenin 2 boyutlu Fourier Doniisiimii
asagidaki gibi ifade edilir [22].
F(u,v) = fjooo fjooof(x, y)e J2rux+vY) dxdy (2.12)

Herhangi bir 6 agisinda, Py(¢) izdiigiimiiniin 1 boyutlu Fourier Doniisiimii su sekilde

olur:

Se W) = [Py ()e /2™t dt (2.13)
6 = 0 durumuna gore ifade edilirse;
F(u,0) = 7 [% f(x,y)e 2™ dxdy (2.14)
olur. Bu iki katli integrali iki parcaya ayrilarak tekrar ifade edilirse;
F(u,0) = [ [J7, f(x,y) dyle /> dx (2.15)
elde edilmis olur. Burada y boyunca f{(x,y) nin ¢izgi integrali
Po—o (x) = [ f(x,y) dy (2.16)

seklinde ifade edilirse Denklem 2.16’nin paralel izdiisiimiin x’e bagli degerini verdigi

goriiliir. Diger bir degisle,
F(w,0) = [* Pyog (x)e /2™ dx (2.17)
Seklinde kisaca ifade edilebilir. Elde edilen sonucglara goére nesnenin dikey
izdlisiimii ile nesnenin 2 boyutlu izdiistimii arasindaki iliski, Fourier Kesit Teoremi’nin
agik bir tanimidir [21-23,28].

F(u,0) = Sp-p (W) (2.18)
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Elde edilen bu sonuca dikkat edilirse denklemin nesne ve koordinat sisteminin

arasindaki agidan bagimsiz oldugu goriiliir.

Diimisiimii
x

Sekil 2.5. Fourier Kesit Teoremi

Sekil 2.5°de gorildiigii lizere x-y koordinatlarinda € agis1 kadar donen f{x,y)
fonksiyonunun Fourier Doniisimii F(u,v), P(¢) izdiisiimiiniin Fourier Doniigiimii olan
S(w)’nin, u-v koordinat sisteminde 6 agis1 kadar donen degerine esit olur. Bu donen
deger icerisinde F(u,v)’ nin verileri saklidir.

(x,y) koordinat sistemi, geometrik 6zellikler goz Oniine alinarak agagidaki matris

islemiyle (z,s) koordinat sistemine dontstiirtiliir.

=500 cosel @19

t boyunca elde edilen izdiisiimiin ifadesi (z,s) koordinat sisteminde yeniden ifade

edilecek olursa;

Pe(t) = [°f(t,s)ds (2.20)

12



elde edilir. Bu denklemin Fourier Doniisiimii
So (W) = [ Pa(t) e /2™tqt (2.21)
seklinde ifade edilir. Py(¢) bu esitlikte yerine konulacak olursa;
So W) = [, [ [f (t,s)ds ] e7/2m™ de (2.22)
denklemi elde edilir. (#,s) koordinat sistemi (x,y) koordinat sistemine doniistiiriiliirse;
So W) = [, [0, [ (x, y)emi2mvxeososysing) gy (2.23)

Denklem 2.23 elde edilmis olur. Bu denklem, izdiisiimiin Fourier Doniistimii’diir ve
ayn1 zamanda uzamsal frekansta f{x,y)’nin 2 boyutlu Fourier Doniigiimii’nii verir.
u-v koordinatlarinda uzamsal frekanslar arasindaki iliski hesaplandigi takdirde,

u = wcosf ve v = wsin6 oldugu goriliir. Bu ifadelerden yola ¢ikarak
Sy (W) = F(w,0) = F(wcos0 ,wsin0) (2.24)

elde edilir ki bu sonu¢ Fourier Kesit Teoremi’nin ispatidir [22,28].

Bu teorem 6,, 0,......... ,0r acilart icin uygulanip ve gereken tiim hesaplamalar
yapildiginda, Sekil 2.6’da gosterildigi gibi toplamda izdiisiimlerin Fourier
Doéniistimlerinin tamami elde edilmis olur. Sekil 2.6’daki izdiisiimler i¢in en yakin
komsuluk veya lineer interpolasyon yontemleri gibi yontemler kullanilarak bilinmeyen
koordinat degerleri belirlenebilir ve elde edilen F(u,v)’nin ters Fourier Doniisiimii
alarak orijinal nesne goriintiisii olan f{x,y) fonksiyonu elde edilebilir. Burada temel
problemlerden biri interpolasyon hata oraninin yiiksek frekanslara gidildik¢e artmasidir.
Bu hatalar elde edilmesi gereken orijinal goriintiiniin kalitesini bozma yoniinde etki
yapar. Bu hatalar1 minimize etmek i¢in pratikte Filtrelenmis geri izdiisim metodu

kullanilir.
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Sekil 2.6. izdiisiimlerin Fourier Déniisiimii alinarak frekans domainindeki toplami [22]
2.2.2. Filtrelenmis Geri Izdiisiim Metodu

Rekonstriiksiyon teknikleri arasinda direkt yontemlerden olan filtrelenmis geri
izdlisiim metodu uygulamada diger algoritmalara gore daha kolay ve anlasilir bir yapiya
sahiptir [22]. Filtrelenmis geri izdlisiim metodu filtreleme kismi ve integral kismi olmak
tizere iki kisimdan olusur. Geri izdiisiim metodunun ispatindan sonra filtreleme kismi
hakkinda da bilgi vermekte yarar vardir.

Ters Fourier Doniisiimii i¢in frekans domaininde kartezyen koordinat

sisteminden kutupsal koordinat sistemine gecilecek olursa (u,v)—(w,0) ;
fOoy) = [0 [ F(u,v)el?m @) qudy (2.25)

u = wcosf ve v = wsinf seklinde ifade edilir. Ve dolayisiyla diferansiyelin kutupsal

koordinat sistemindeki degisimi agsagidaki gibi olur.
dudv = wdwd@ (2.26)

Ters Fourier Doniistimii kutupsal koordinat sisteminde ifade edilecek olursa Denklem

2.27°deki gibi bir esitlik elde edilmis olur.

FOoy) = [T [ F(w, 0)e?mv(xeose+ysind) yyqyydg (2.27)
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Denklem 2.27°deki integral 0”’den 180”’ye ve 180”den 360”’ye kadar boliinerek

tekrardan yazilacak olursa;

m 00
f(x, y) = f f F(W, H)ejZR'W(XCOSQ+ySin9) wdwd6
0 Y0
n fon' fooo F(W, 0 + 1800)ej2nw(xc059+ysin9) wdwdo (2.28)

denklemi elde edilmis olur. F(w,0 + 180°) = F(—w,8) oldugundan bu o6zellik

integral icerisinde kullanilirsa;
feoy) = [, Fw, 0)lw|e/?™t dw] de (2.29)

denklemi elde edilir. Burada t = xcosf + ysinf ifadesi kullanilirsa ve F(w,0)’nin
yerine izdiisiimiin Fourier Doniisiimii yazilirsa asagida belirtilen 2.31°deki denklem elde

edilmis olur.
flx,y) = fon[f_oooo Se(w)|w|e/?™t dw| d6 (2.30)
flx,y) = fon Qg (xcosB + ysin8)do (2.31)
Denklemden de goriildiigii gibi, Filtrelenmis izdiistimiin uzamsal domaindeki ifadesi
Qo(6) = [, Sgw)wle/*™* dw (2.32)

Seklinde elde edilir. Denklem 2.32°de frekans cevabi |w| olan filtredir [22,23] ve
“w” parametresi uzamsal frekanstir. Elde edilen Qy(¢) ifadesi filtrelenmis izdlistimii
ifade eder. Bu filtrelenmis izdiislimiin her 6 acist i¢in geri izdisimi alindiginda
yaklasik f(x,y) orijinal nesne goriintiisiinii elde etmek miimkiindiir.

Elde edilen sonuglarin dijital ortamda islenmesi i¢in siirekli zaman ortamindan
ayrik zaman ortamina gecilmesi gerekir. . Bu gecis i¢in drnekleme igslemi yapildiginda

Nyquist kriterine uyulmast gerekir. Yani T = j olarak secilmesi gerekir. Burada w

izdiislim fonksiyonunun maximum frekansi veya bant genisligidir. Bu durumda iz
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diisiimiin 6rneklenmis durumu Py(mT) olarak ifade edilir; m = —% ,0, ....,%— 1
[zdiisiimiin Fourier doniisiimii yeniden ifade edilecek olursa
2W 1 o1 k 2 (1

Sow) = 5 (m2Y) = ﬁz;_gl)@ (o) 2w (2.33)

elde edilir. Izdiisiim 6rneklenip Fourier doniisiimii alindiktan sonra ikinci asamada

filtreleme uygulanarak Qg (t)’nin dijitallestirilmesi gerekmektedir.

N
K 2W @7 2w 2w 2w
05(®) = Q) =522 S () [m ] W (2.34)
2
Burada k = —% ...... ,0, ... ,% olarak tanimlanir. Elde edilen dijitallestirilmis

bu modifiye izdlisim denklemi yeniden elde etme algoritmasinin temelini olusturur
[22].

Yeniden elde edilen goriintiide olusabilecek yiiksek frekanstan kaynaklanan
giiriiltiileri azaltabilmek icin elde edilen dijitallestirilmis Qg (t) fonksiyonuna Hamming
penceresi® [1-5] gibi bir fonksiyon eklenirse filtrelenmis izdiisiim daha iyi sonuglar

verecektir [22,23,28] .

00~ 0 (%) =252 5 (m2) 2] 5 (m2) D 235)
2

Konvoliisyon teoreminden yola ¢ikarak elde edilen Denklem 2.35’in daha basit

bir diizeyde ifadesi miimkiindiir:

0 () =P Ge) o ) @30

Denklem 2.36’daki ¢ (%) fonksiyonu hamming pencere fonksiyonu ile tasarlanmis

filtreleme fonksiyonunu ifade eder.

3 Pencere fonksiyonu sayisal sonlu impuls cevapl sayisal filtre tasariminda istenilmeyen salmimlari
ortadan kaldirmak i¢in kullanilan yapilardir [1-5].
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2w

k 2w
? (5) = [m 5 H (m ) (2.37)
flx,y) = fon Qo (xcosB + ysinf)d6O denklemi ayrik diizlemde ifade edilecek olursa:

fCxy) = 225, Qg (xcosb; +ysind,) (2.38)

Denklemi elde edilir. t; = xcos0; + ysin0; olarak ifade edilmistir.

Bu sonug elde edilmesi gereken goriintiiniin kendisini verir. Denklemde K,
izdiistimlerin agilarini ifade eder. xcos6; + ysin®; ifadesi #’'nin degerlerinden herhangi
birine denk diismeyebilir. Bu durumda lineer interpolasyon gibi uygun bir interpolasyon
yontemi kullanilarak elde edilecek f{x,y) gercek goriintii arasindaki hata oram

azaltilabilir [22,23].
2.2.3. Filtreleme

Geri izdiisim metodu uygulanirken her farkli € acisinda, o nesnenin goriintii
kesitine ait her pikselinden gegen 1sinlar o piksellere bir etki birakir. Bdylece her piksel
her izdiisiim alindiginda kendi {izerinden gecen 1sindan katkilanir. Rekonstriiksiyon
yapilan goriintiiler incelendiginde filtrelenmedigi takdirde Sekil 2.6e’de gortildiigi gibi
Ozellikle goriintiiniin merkezine gidildikce artan bir parlaklik ve bulaniklik s6z
konusudur. Bunun nedeni merkeze yakin yerlerde bulunan piksellerin her izdiisiimde
151n toplamina daha ¢ok maruz kalmasidir. Bulanikligin giderilip daha net bir goriintiiye
ulagilabilmesi i¢in filtreleme yapilmasi gerekmektedir [22-24,30-32]. Filtrelemede
amag, geri izdiisiimlerin hem pozitif hem de negatif degerleri icerecek sekilde toplanan
1s1n verilerinin  modifiyesini saglamak ve bdylece toplanan bazi 1smn verilerinin
etkinligini azaltarak ger¢ek degere yakinsamasini saglamak ve bodylece bulanikligin
giderilmesidir. Filtre fonksiyonu x 151n tlipli geometrisi veya dedektdrler gibi bir ¢ok
parametreye bagimhidir. Ornegin yelpaze hiizme geri izdiisiimiinde 1smlarin paralel
degil de tek bir kaynaktan c¢ikarak yayilmasi goriintiide daha ¢ok bozukluklara sebep
olur ve ayrica detektoriin verileri esit araliklarla ya da esit agilarla yerlestirildigi

takdirde elde edilen verilerde de sapmalar veya bozukluklar meydana gelebilir.
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Yiiksek frekansl filtreler goriintii keskinligini ve kenar detayini arttirirken, algak
geciren filtreler Sekil 2.7f’de goriildiigii iizere yumusatici etki yaparak kontrast

¢Oziiniirligini arttirir [4-5].

1 filtresiz izdlisum 2 filtresiz izdlisUm 4 filtresiz izdisUm
20 20
40 40
60 60
80 80
100 100
120 120
140 140
20 4060801002040 204060 8010012040 204060 8010012040
6 filtresiz izdislim 180 filtresiz izdisim 180 filtreli izdlsUm

204060801002a40 204060 8010012040 40 60 801001240

Sekil 2.7. Filtreleme etkileri (MATLAB ortaminda elde edilmistir.) a)l agida filtresiz izdiisiim,b)2 farkl
acida filtresiz izdiisiim,c)4 farkli agida filtresiz izdiisiim,d) 6 farkli agida filtresiz izdiisiim,e) 180 farkli agida
filtresiz izdiisiim,f)180 farki acida filtreli izdiigim

Geri izdistimde kullanilan filtreleme operasyonunun (rampa filtre) matematiksel
ifadelerini elde etmek i¢in literatiirde farkli yorumlara rastlanir [22].

Denklem 2.32°nin ¢ domainindeki ifadesi su sekildedir;

Qo(®) = [ Py(W)p(t — a)da (2.39)

burada p(f) fonksiyonu frekans domainindeki |w| fonksiyonunun ters Fourier
dontisiimiidiir. Fakat frekans cevabi |w| olan fonksiyonu integrallenebilir bir fonksiyon
olmadigindan ters Fourier Doniistimii mevcut degildir. Ancak bu fonksiyon yeniden
farkll bir sekilde ifade edilebilirse yaklasik olarak tersi bulunabilir. S6yle ki e—0 igin
|[wle~¢™l| oldugu kabul edilirse bu fonksiyonun ters Fourier Déniisiimii p,(t),

Denklem 2.40°daki gibi olur;

g2—(2mt)?

Pe(t) = e (2.40)

18



Biiyiik ¢ degerlerinde p.(t) = —((ant)z) olarak alinabilir. Denklem 2.40’da elde edilen

filtrenin yapis1 Sekil 2.8’ de gdsterilmistir.

[ p it}

”Ni-

r|m
4

\_Jm L/— -

ge? [ T

Sekil 2.8. Ideal izdiisiim filtresinin impuls cevabimin yaklasik ifadesi [22]

Denklem 2.32°de verilen ifade Nyquist Kriterine uyularak (W = %) yeniden

diizenlenirse, frekans cevabi |w| olan filtreyi transfer fonksiyonu H|w| ile ifade etmek
miimkiindiir. H|w| Sekil 2.9°de gdsterilmistir.

H(w)
A

b

=

-
=
a

Sekil 2.9. Ideal izdiisiim filtresinin transfer fonksiyonu [22]
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Qo () = 7., So(WIH (w)e 2™ dw (2.41)
Transfer fonksiyonunu
H|w| = |w|b,, (W) (2.42)

Seklinde yazmak miimkiindiir. Burada

1 |wl<W

0 diger (243)

b, (w) = {

olarak tamimlanir. impuls cevab 4(¢) olan filtre fonksiyonunu bulmak igin H|w|’ nin ters

Fourier doniisiimii alinacak olursa;
h(t) = [© HWw)e/™¢ dw (2.44)
denklemi elde edilmis olur. Bu denklemin degerini bulmak i¢in ¢6ziim yapildiginda;

1 osinZy 1 sinEy
T ()2 (2.45)

272 2Tt 4T2
2T 2T

h(t) =

sonucu bulunmus olur. 7 6rnekleme araligi ile Orneklenmis /4(f) fonksiyonu ayrik

zamanda yazilirsa;

1
— n=20
4T2

h(nT) = 0 n = cift
n’m?T? n =tek

(2.46)

elde edilir. Py(¢) ve h(f) fonksiyonlarinin ikisi de bant sinirli fonksiyonlar oldugundan

asagidaki denklemlerle ifade edilebilir;

sin 2nW (t—kT)

Po(t) = Y=o Po (KT) = 0o (2.47)
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sin 2nW (t—kT)

h(t) = Yp=_o h(kT) 2w (e—1T) (2.48)

Boylece eger k=0,1,....................N-1 ve n=0,1,...................N-1 olarak alinirsa,
Denklem 2.41’in ayrik zamandaki ifadesi asagidaki gibi yazilabilir.

Qo(nt) = T X¥Z5 h(nT — kT) Py(kt) (2.49)

Boylece geri izdiisim metodundaki filtre operasyonunun nasil gergeklestigi
matematiksel ifadelerle anlatilmistir. incelenen denklemlerde, rampa filtre kullanilarak
bir geri izdiisim filtresi olan Ram-Lak filtrenin teorik degerleri elde edilmistir
[22,23,33]. Ram-Lak filtresi pencereleme fonksiyonlari ile ¢arpilarak c¢esitli sekilde geri
izdlistim filtreleri elde edilmektedir [30,34].

2.2.4. Yelpaze Hiizme Geri Izdiisiim Metodu

Yelpaze hiizme geri izdiistim metodu paralel hiizme tekniginden farkli olarak bir
x-ray kaynagindan c¢ikan ve yelpaze seklinde uzayda yol alan 1smlarin elde edilmesi
teknigine dayanir. Sekil 2.10°da goriildiigii iizere Ry(y) yelpaze izdiislimiini, S agisi
kaynagin referans ekseni ile yaptig1 agiy1, y agisi ise hiizme igerisindeki her hangi bir

1s1n1n yerini ifade eder.

Rs(ﬂ

Sekil 2.10. Es acil1 yelpaze izdligiim 6rnegi [22]
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Sekil 2.10°da S4 1511 dikkate alinirsa, bu 1s1na ait izdiistim verisi belli bir aciyla paralel
151n kiimesinden elde edildigi disiiniilebilir. Diger bir degisle, SA 1511 Py(¢) gibi bir
paralel izdiistime ait olur. Sekil 2.10’da gereken geometrik hesaplar yapildiginda iki

onemli iliski elde edilir. Bu iliskiler;
6 =p +6vet = Dsiny (2.50)

olacak sekilde tanimlanir [22]. D, S kaynagi ile O merkezi arasindaki mesafeyi
belirmektedir. € acisindaki paralel izdiisiimdeki tim 1sinlarin PQ’ya dik oldugu
diisiiniilerek geometrik islemler yapilmigtir [22].

Goruldiugi tzere bu iki esitlik paralel izdiisim ile yelpaze izdisim
geometrileri arasinda gecis saglayacak o6zellikleri iginde barindirir. Nitekim bu iki
esitlikten yola cikarak yelpaze izdlsliim ortamindan paralel izdiisim ortamina
gecis konusunda gesitli calismalar literatiirde mevcuttur [35,36]. Bu tiir ¢calismalar
ozellikle bilgisayar programi uygulamalarinda kolaylik saglamak icin yapilmistir.

Ornegin, paralel izdiisiim ydntemi ile goriintii fonksiyonu f{x,y);
flx,y) = fon f_t’t" Py(t)h(xcosO + ysinf — t)dtdo (2.51)

goriintli fonksiyonu kullanarak hesaplanabilir. Eger 360 derece lizerinden hesaplama

yapilmasi gerekiyorsa bu denklem asagidaki gibi ifade edilir.
flx,y) = %fozn f_t’t" Py(t)h(xcosO + ysinf — t)dtdo (2.52)

Eger Sekil 2.11°de C(x,y) olarak gosterilen noktanin kutupsal koordinatlardaki ifadesini

elde etmek istenirse x=rcos@ve y=rsin@ esitliklerini kullanarak

f(r,p) = %fozn f_t’t"m Py(t)h(rcos(8 — @) — t)dtdo (2.53)

seklinde yazilabilir. Bu sonucu kullanarak bilgisayarda algoritma olusturulmanin

kolaylagsmis oldugu goriilmektedir.
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Denklem 2.50’de ifade edilen iliskiler kullanilarak Denklem 2.53 y ve [f’ya

bagimli olarak tekrar yazilirsa;

1 c2m— in~1 (ty /D , ,
f(r,o) = Ef_;f yfsi?n_l((;"m//;) Pg+y)(Dsiny)h(rcos(B +vy — @) — Dsiny)Dcosydydfs

(2.54)

denklemi elde edilir. Burada ifade edilen Dcosydydf diferansiyel esitligi dtd@’ye esittir.
p iizerinden —y’dan (27—))’ya olan integral 360”lik bir aralig1 taramaktadir. f’nin tim
fonksiyonlart 2z ile periyodik oldugundan bu limitler sirasiyla 0 ve 2z olarak

degistirilebilir.

Sekil 2.11. Es a¢ili durumda matematiksel ifadeleri gosteren 6rnek Sekil [22]

Sekil 2.10°daki SE 1511 i¢in sin—I(tm/D) p’ya esittir. O zaman y degiskeni i¢in
alt ve Ust integral limitleri sirasiyla —ym ve +ym ile degistirilir. P,.s(Dsiny) SA 151m
boyunca Py(f) izdiisiim verilerinin integralini gostermektedir. Yelpaze izdiisiimiinde bu
ifade Ry(y) ile gosterilir. Denklem 2.54 tizerinde bu degisiklikler yapildiginda denklem
asagidaki sekilde yeniden ifade edilir;

fa) =317 [T Rg(y)h(reos(B +y — @) — Dsiny)Dcosydydp (2.55)
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Denklem 2.55’deki 4 fonksiyonunu daha anlasilir seklide ifade etmek gerekirse;

rcos(B +y — @) — Dsiny = rcos(B — @)cosy — [rsin(B — ¢) + D]siny  (2.56)

esitligi yazilabilir. L, S kaynagi ile C (x,y) (kutupsal koordinatlarda (7,¢)) noktasi

arasindaki uzaklik olarak tanimlandiginda, L; , ¢ ve f’nin bir fonksiyonu olur.

Lecosy’ =D +rsin(f — @) ve Lsiny’ =rcos(f — @) (2.57)

Bir baska deyisle, (7, @) piksel konumu ve f projeksiyon agisi ile beraber, L ve y’ nii
ifade edebilmek igin yeterlidir.

L(r,@,B) =/[D +rsin(B — 9)]* + [rcos(B — ¢)]? (2.58)
y' =tan™?! —D:Csi;i;f;) (2.59)

Denklem 2.56’dan ve 2.57’den yola ¢ikarak 4 fonksiyonunu ifade etmek i¢in;
rcos(B +vy — @) — Dsiny = Lsin(y' —vy) (2.60)

denklemi yazilabilir. Elde edilen bu ifadeyi Denklem 2.55’de yerine koyarsak;

f@) =317 77 Rg(h(Lsin(y’ —y))DcosydydB (2:61)

ifadesine ulasilir [22,23]. h(Lsin(y' —y)) fonksiyonu A(¢) cinsinden ifade edilecek
olursa, burada 4(f) frekans domainindeki |w|’ nin ters Fourier Doniisiimii’diir, asagidaki

denklemin saglanmasi gerekmektedir.
h(t) = [ |wle/™tdw (2.62)

Denklem 2.62°deki ifade edilen A(¥) filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasinda kullanilan

ideal filtredir. Bu durumda;
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h(Lsiny) = [, |w|e/2™Lsiny gy (2.63)

wLsiny

olarak yazilabilir. w' = esitligi kullanilarak 2.63’deki denklem yeniden yazilirsa;

h(Lsiny) = (Lsiyny)2 JZ w2 dw (2.64)
2
h(Lsiny) = (szny) h(y) (2.65)

elde edilir. Bu deger Denklem 2.61°de yerine yazilirsa;

[ =3J" 51" Rg0g(y' —y)Dcosydydp (2.66)

L2

2
( 4 ) h(y) olarak ifade edilmistir. 2.66

Lsiny

denklemi elde edilir. Bu denklemde g(y) = 2

2
denkleminde elde edilen ifade bilgisayar uygulamalar1 i¢in agirhikli filtrelenmis geri
izdlisim algoritmasi olarak tanimlanabilir [22]. Bunu gosterebilmek i¢in Denklem 2.66

yeniden diizenlenerek yazilirsa;

2w 1

fr.o) = Qs (dp (2.67)

denklemi elde edilmis olur. Burada;
Q) =R sg) (2.68)
R's (¥) = Rg (y)Dcosy (2.69)

olarak ifade edilmistir.
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2.2.5. iteratif Yontemler

Cebirsel teknikler, detektdr ve kaynak pozisyonlarinin cevabina bagli olarak 1sin
yollarmi belirleme amaci iizerine kurulmustur. Iteratif yontemler ise, bir dizi
bilinmeyenden olusan denklemlerin ¢oziilmesi sonucunda tomografik verilerden kesit
goriintiilerin elde etme teknigine dayanir [22,23,37]. Bu yaklasim doniisiim tabanl
metotlara oranla daha kolay olmasina ragmen, medikal uygulamalarda dogruluktan
sapma ve uygulama hizinin fazla olmasi gibi baz1 dezavantajlara sahiptir. Cok sayida
izdiisiim verisi iglenmesi gerektigi durumlarda direkt yontemlere kiyasla daha yavag
fakat daha dogru bilgi veren bir yaklagimdir [22].

Iteratif yontemlerde amag; verilen gergek cisme ait sinogram bilgilerinden yola
cikarak cisme ait gorlintliyli bulmaktir. Bu dogrultuda iteratif yontemlerde temel
diistince olgiilen veri ile baglantili olarak bir tahmini goriintii yaratma, tahmini
goriintiiden yola ¢ikarak sinogram hesaplama, gergek sinogram ile hesaplanan sinogram
verisi arasindaki farki hesaplayarak farka gore tahmini cisim goriintiilerinin diizeltilmesi

ve sonug tatmin edene kadar 6l¢iimii tekrarlama esaslarina dayanir.

2.2.5.1. iteratif Yontemlerde Kullanilan Gériintii ve iz diisiim Ifadeleri

Sekil 2.12°de gosterildigi tlizere f{x,y) fonksiyonu ile ifade edilen goriintiiniin
lizerine kare bir 1zgara (grid) koyarak bu 1zgaranin her bir hiicresine denk gelen f; degeri
bu hiicrenin cebirsel degeri kabul edilir. Dolayisiyla, N tane hiicreden meydana gelen
1zgaradaki degerlerin timi f{x,y) goriintii fonksiyonuna denk gelen goriintiiyii temsil
edecektir. Sekil 2.12°de goriildiigii lizere cebirsel yontemlerde, goriintliniin her hiicresi
tizerinden gecen 7 genisligindeki (7, ayn1 zamanda hiicrenin bir boyutu kadar oldugu
kabul edilir) 1ginin her birinin hiicre degerine farkli bir katkis1 vardir. Bu katki miktari
hiicreden gegen 1s1min hiicre ye denk gelen 1s1n genisligi 7 nun bir orani olarak
diistiniilir. Radon Doniisiimiine gore izdisiimleri elde etmek i¢in uygulanan ¢izgi
integralleri yerine ‘Ray-Sum’ kullanilir. Ray-Sum’in yani her hiicreye katki yapan 1sin

toplaminin matematiksel olarak ifade edilmesi gerekirse;

pi = Xj=1Wijf; (2.70)
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seklinde olur [22,23,37]. p; ifadesi ise i. 151n ile elde edilen izdiisiimii temsil eder.
=1, ,M olarak tanimlanir. Burada M toplam 1sin sayisini gosterir. w;; agirlik

faktorii olarak adlandirilir ve asagidaki sekilde ifade edilir;

__ ABC

Burada ABC ifadesi Sekil 2.12°de de goriildiigii lizere i. 151n1n gegtigi j. karede i.
isinin kapladig1 alan, §% ifadesi ise j. karenin toplam alanidir. Burada kullanilan &,

karenin kenar uzunlugunu temsil eder.

>ow
q_‘q‘\\ f, | fa / fa
rn +1 / / fn

N

5

Sekil 2.12. Cebirsel yontemlerde kullanilan goriintii ve izdiisiim gosterimi [22]

Denklem 2.70°deki ifade agik bir sekilde yazilacak olursa asagidaki esitlikler elde edilir;

Wit fi + Wiafo + Wiy fy = D1
Worfi + Waafo + v W fy = D2
WM1f1+WM2f2 +WMNfN = DPm (272)

Bu denklemlerdeki N ve M sayilari oldukga biiyiik oldugundan bu lineer esitlikleri
klasik yontemlerle ¢ozmek oldukca giictiir. Bu esitlikleri ¢ézmek icin genellikle
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Kaczmarz Metodu [22] kullanilir. Polonya’li matematik¢i Stefan Kaczmarz tarafindan
bulunan Kacmarz metodu 1970 yilinda Richard Gardon, Robert Bender ve Gabor
Herman tarafindan izdigiimler ile goriintii rekonstiiksiyonu alaninda kullanilarak
yeniden kesfedilmis ve Cebirsel Rekonstriiksiyon Teknigi (Algebraic Reconstruction

Techniques, ART) adin1 almustir [37-42].
2.2.5.2. Kaczmarz Metodu

N hiicreli 1zgara ifadesi dikkate alindiginda N. dereceden bagimsiz goriintii
denklemler sistemini verir. N boyutlu bir uzayda f;,/>, ..........,fy ile verilen goriintli bir
nokta gibi diisliniilebilir. Bu uzayda 2.72’de verilen her denklem bir hiper diizlem
olarak ifade edilebilir. Bu denklem i¢in tek bir ¢oziim mevcut oldugunda, her hiper
diizlemin ara kesiti ¢oziimde tek bir nokta olarak verilir [22,23].

2 degiskenli (f7,/>) durum i¢in bu ifade asagidaki denklemler ile yazilabilir;

wiifi + wiafo =g
Wa1f1 + Worfz =Dy (2.73)

Bu denklem takimini ¢6zmek igin Sekil 2.13” de gosterildigi iizere éncelikle /”
ile ifade edilen tahmini bir baslangi¢ noktasinin sec¢ilmesi gerekmektedir.
Bu baslangic noktas1 segildikten sonra birinci denkleme karsilik gelen dogru iizerine
izdiistimli alinir. Daha sonra birinci denkleme karsilik gelen dogru iizerinde bulunan
noktadan, ikinci denkleme karsilik gelen dogru iizerine izdiistim alinir. Daha sonra bu
islem tek ¢c6ziim noktas1 olan X(f7,/>) noktasini bulacak seklide yakinsanarak tekrarlanir.
Bu metodun ispat1 literatiirde mevcuttur [22]. 2.73’de verilen denklemlerin ¢6ziimii
dikkate alindiginda 6ncelikle /i bulmak i¢in birinci denklemde tahmini olarak segilen
j(()) yerine konulur, j{z)’yi bulmak icin de 2.denklemde jm yerine konulur. Ayni sartlar
altinda /”°yi bulmak i¢in i. denklemde /™ yerine konulursa. 2.74 denkleminde ifade
edilen esitlik elde edilmis olur [22,23].

. . i—1y,i_ 0 . i
fl = fl_l —%WI s Wh= Wi, Wia oo Win (274)

28



wi i +wolfs =p

> wy, fy + "'"12‘)('.: =P

* Tek gozum noktasi X(f, f,)

Sekil 2.13. iki bilinmeyen igin Kacmarz Yéntemi ile ¢oziim gdsterimi

Denklem 2.74’deki ¢6ziimiinde dogru sonuca ulasmak i¢in bazi hususlara dikkat etmek
gerekmektedir. Sekil 2.13°de gosterilen p; ve p, dogrulari arasindaki agi ¢Oziime
yaklagsma araligin1 (convergence range) etkiler. Ornegin p; ve p, arasindaki a¢1 90
derece olsaydi ¢6ziim 2 adimda gerceklesmis olacakti. M tane p dogrusu birbirlerine dik
olsalardi dogru sonuca ulasilmasi i¢in M tane denklemin ¢oziimiini bulmak yeterli
olacakti [22]. Denklem 2.74’iin ¢6ziimii i¢in dogru denklem sayisi eger bilinmeyen
sayisindan fazla ise bir tek ¢oziim yoktur. Bu durumda Kaczmarz Yonteminin sonucu
dogrularin birbirine en yaklastig1 yeri gosterir. Eger bilinmeyen sayist dogru denklem
sayisindan fazla ise tek bir sonug yoktur, sonsuz sayida sonug elde edilir [22].

Denklem 2.74’de verilen formiiliin hesaplanmasi, sonucun saklanmasi ve agirlik
katsayilarinin diizeltilip yeniden isleme konmasi gerekli agirlik katsayisi arttikca
zorlagir. Kaczmarz denklemini daha uygulanabilir bir hale getirmek icin 2.74’deki

denklem yeniden diizenlenebilir, sdyle ki [22]

) _ g (i-1) Pi-4i
f)’ —fj +WWU (275)
a; = ;" Pw; (2.76)
=S w2 (2.77)

Denklem 2.75°de kullanilan g; degeri Denklem 2.76°da gdsterildigi iizere (i-/) sonucuna
bagli olarak hesaplanmis p; degeridir. Denklem 2.75’de kullanilan p; degeri i.1sin

boyunca 6l¢iilen ray-sum degeri oldugu diisiiniildiigiinde ¢; degeri de (i-7).¢6zimil olan
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ayn1 151n i¢in hesaplanan ray-sum olarak ifade edilebilir. Bu durumda 6l¢iilen ray-sum
ve hesaplanan ray-sum arasindaki fark alinip, Y.r—; w;; 2 ile normalize edildiktan sonra

elde edilen degerler w;; degerleri ile agirliklandirilmis 1. 151nin gegtigi biitlin goriintii

hiicrelerine atanirsa A fj(i) ile ifade edilen hata fark: degeri elde edilir. Bu hata veya fark

Af©D = fOp D o Pty (2.78)

Sheawir? Y
Seklinde hesaplanabilir [22].
2.2.6. Cebirsel Rekonstriiksiyon Teknigi (Algebraic Reconstruction Technique)

Kaczmarz yontemindeki iteratif islemlerin bilgisayar ortaminda biraz daha kolay
ve hizli uygulanabilmesi i¢in agirlik faktorii degerlerine 1sinin, pikselin tam
merkezinden ge¢ip gecmemesine bagli olarak 0 ya da 1 degerlerinin atanmasiyla
uygulanan bir tekniktir. Buna gére Denklem 2.78’de paydada bulunan Y¥_, wy;? degeri
N; degerine esit olur. Burada kullanilan »; degeri i. 1s1mnin, merkezinden gectigi piksel

sayist ile ifade edilir. j. goriintii hiicresi i¢in i. denklem asagidaki gibi yazilabilir;

Af© = PG (2.79)

Nj

2.79’da ifade edilen denklem i. 1s1nin merkezlerinden gectigi pikseller i¢in
hesaplanir. Bu yaklasim uygulama agisindan kolaydir fakat Ni tahmini bir deger
oldugundan dolay1 goriintii rekonstriiksiyon islemlerinde hatalar s6z konusu olur. Bu

hatalar1 azaltmak icin bu yaklagim asagidaki sekilde yeniden yazilabilir.

Af© =B g (2.80)

Ly N;

Denklem 2.80 ‘de ifade edilen L; ifadesi i.11n1n goriintii bolgesine diisen uzunlugudur.
Daha kaliteli bir goriintii elde etmek i¢in agirlik faktorii Denklem 2.71 “‘deki gibi

hesaplanabilir fakat islem siiresi bakimindan dezavantaj olusturur. Cebirsel teknikte

islem kolaylig1 saglama ag¢isindan agirlik faktoriinde piksel basina hesaplanan 1 ve 0

degerleri islem kolaylig1 ve siiresi bakimindan avantaj saglar fakat hatalar olusturur. Bu
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hatalarin diizeltilebilmesi hata farki, a yumusatma katsayis1 ile carpilarak ocAf]-(i)
degerini alir [22,23,37-42]. Tekrar sayis1 arttikca yumusatma katsayis1 kiigiiliir sekilde
ayarlanabilir. Denklem 2.81°de uygulamada kullanilmak iizere Kaczmarz metodundan
elde edilen formiil verilmistir. Bu denklemde ifade edilen £ iterasyon sayisini temsil
etmektedir. N ile ifade edilen deger ise agirlik faktoriiniin slitun sayisi yani goriintii
matrisindeki toplam piksel sayisidir. Bu denklemde goriildiigii tizere hata farkini toplam
agirlik faktorlinlin karesinin toplami ile normalize ettikten sonra tek bir izdiislim i¢in
agirliklandirma iglemi yapilmistir. Daha sonra yumusatma katsayisi ile ¢arpilip yeni

piksel degerlerini hesaplamak icin glincellestirilmistir.

YN £k
fUD=f,00 4 g PitnsiWinn ;5 (2.81)

N
Yn=1Win?

2.2.7. Eszamanh Cebirsel Rekonstriiksiyon Teknigi (Simultaneous Algebraic

Reconstruction Technique)

Eszamanli cebirsel rekonstrilksiyon yontemi cebirsel rekonstriiksiyon
yontemindeki gibi hata farkini hesaplar fakat diizeltme islemi her izdiistimden sonra
degil tiim izdiisimlerden sonra yapilir. Boylece bir defada biitiin izdiisiimlere
uygulamak i¢in hata faktorliiniin agirliklandirilmis ortalamasi alinmis olur ki bu da
izdlisimdeki hata oranim diisiiriir. Hata oran1 azaldigindan dolay goriintii kalitesi artar.

Asagidaki denklemde es zamanli cebirsel yontemin ifadesi verilmistir [22,23,40-43].

N k
'pi— Zn=1winf71 Wi

Zl N__ . ij
f}_(k+1)=f}(k)+a In=1Win (282)

Liwij

Denklem 2.82’de goriildiigii tlizere hata farki hesaplandiktan sonra agirlik
faktoriinlin satir sayisi ile normalize edilip tekrar agirhik faktorii ile carpilarak
toplanmistir. Boylece her izdiisiim i¢in diizeltme uygulanmistir. Daha sonra elde edilen
deger agirhik faktoriiniin siitun sayisi ile normalize edildikten sonra yumusatma

katsayist ile carpilarak yeni piksel degerleri i¢in giincelleme yapilmistir.
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3. MATERYAL VE YONTEM

Bu ¢alisgmada amag, edinilen tomografik verilere ¢esitli rekonstriiksiyon tekniklerini
uygulayarak kesitsel goriintiller elde etmek ve elde edilen kesitsel goriintiileri
karsilastirmali olarak analiz etmektir. Bunun i¢in de bir takim materyal, algoritma ve

programlardan yararlanilmistir.

3.1. Calismada Kullanilan Materyaller

Bu calismada olusturulan algoritmalarin yazilimi i¢in MATLAB Versiyon 7.8.0
programi kullanilmigtir. Caligmada, Shepp- Logan tarafindan 1974 yilinda literatiire
sunulmus elipsoid sekillerden olusan “Shepp and Logan Head Phantom” goriintiisii [22]
(Sekil 3.1a) ve Uppsala Universitesi Hastanesi Radyoloji Unitesinde bilgisayarli
tomografi ile beyin tomografisi ¢ekilen bir hastanin DICOM formatinda veri dosyalari
[44] kullanilmistir (Sekil 3.1b). DICOM formatindaki dosyalarin Sekil 3.1b’deki gibi 34
kesitte goriintlilenebilmesi i¢in, bu dosyalar MATLAB programinda ‘dicomread’

fonksiyonu kullanilarak goriintiiye dontistiiriilmiistiir.

Layer 1 Layer2 Layer4 Layer 5 Layer 6 Layer 7

Layer 11 Layer 13 Layer 14

f""\“ /""\‘
0

Layer 15 Layer 16 Layer 17 Layer 18 Layer 19 Layer 20 Layer 21

ol B @ 0

Layer 22 Layer 23 Layer 24 Layer 25 Layer 26 Layer 27 Layer 28

™\ ~ N\ 7
IEEEEER

Layer 29 Layer 30 Layer 31 Layer 32 Layer 33 Layer 34

ool NN W

a) b)

3

Sekil 3.1. a) Shepp and Logan Phantom , b) 512x512x34 boyutunda 34 kesitten olusan beyin tomografi
goriintiileri (DICOM formatinda)
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3.2. DICOM Dosya Formati

DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), medikal goriintii
elde eden sistem ve cihazlarin birbirleri arasinda iletisimini saglayan bir yazilim
formatidir. Burada amag, mesajlarin belli bir format cercevesinde olusturularak
kullanilan ag igerisinde sorunsuz bir sekilde gonderilmesini saglamak i¢in standart bir
format ve ortam olusturmaktir.

1983 yilinda Amerikan Koleji Radyoloji Boliimii ve Ulusal Elektrik Uretici
Firmalar Dernegi’nin medikal goriintiilerin iletimi ve depolanmasi ic¢in bir araya
gelmesiyle, format standartlarinin temeli atilmis ve diizenlenen standartlar 1985 yilinda
ACR-NEMA adiyla yaymlanarak goriintiilerin radyoloji birimlerinde ayni formatta
kullanilmast saglanmigtir. 1993 yilinda bu standartlar giincellenerek DICOM adiyla
tekrar yaymlanmaistir.

DICOM format standartlari1 olmadan ©6nce medikal goriintiileme sistem ve
araclarin1 {ireten firmalar yazilimlarini ve haberlesme protokollerini kendileri
belirlemislerdir. Her firmanin farkli yazilim ve haberlesme protokolii kullanmasindan
dolay1 elde edilen verilerin farkli firmalarin iirettigi cihazlarla iletime gegememesi ve
verilerin depolanip yayimlama kisitlamalarin1 beraberinde getirmesi oldukc¢a zor ve
karmagik bir calisma ortami yaratmistir. DICOM standartlar1 bu problemleri ortadan

kaldirip ortak bir ¢alisma alan1 yaratmustir.

Giroup| Elernent Name Value
Equipment 0002/ 0000 File Meta Elements Group Len 192
Madalty o (002 | 0001 | File Meta nfo Yersion 256
Manufacturer SIEMENS 0002 | 0002 | Meda Storage SO Clags UID 1.28407000851.4.1.1.2
Hamiactuers todelflame—— Sensation 16 0002 0003 | M Strage SO et UID 131221107514 50042 000003;
Software Version syngo CT 20066
Institution Name 12001731 Akaderrizka Uppsala 0002|0010 | Transfer Sy LID 1284010001.21.
Stalion Mame suastgcl? 0002 | 0012 | Impls ian Class UID 1.2826.0.1.3600043 2.1208.0.1.0
InstonalDet. Nae 12001731 0002 {0013 | Implemeriation Yessizn Name: 542324161
(008 | 0005 | Specific Character Set IS0.R 100
Study 0008 0008 Image Type: ORIGINALPRIMARYASKALACT 51
gtugy?ale %égg%gﬂ? 0003|0076 | S0P Class LID 1.284071000851.4.1.1.2
tudy Time :
s 12007 0008 | 0018 | SOP Instance 1D 1:3122.1107.5.1.4.50042 3000000,
Sty Deserrton CTHIARNA 0008 0020 Stuy Date 2070324
0008 | 0021 Series Date 20070324
D ket e
Palinl's Nare HEGBSTROWAIKAEL e -2
Patient D 198500194816 (1008 (0030 | Study Time 183330 703000
Patient Date of Bith 19021386 0008 | 0031 Seres Time 183846625000
Palint Sex M 0005 0032 | Acquision Time 184543459094
. 0008|0033 Image Time 184549 463004
Image details 0008 | 0050 Accession Hurmber 07234109050
En‘ws ;g 0002 0060 Modslly ]
DTS M
Bits Alocaizd s (008 | 0070 SIEMENS
Bits Stored 12 0003 | 0020 Inghiution Name 12001731 Akademiska Uppsla
E{ighl‘%ilp - P (008 | 0081 | City Name Uppsala Uppsala/S0FBEE/ Uppszla.
AMPIES Fer Fel . I,
s MONDCHROME? (003 | 0030 | Refening Physician's Name 1200173
e Spacig (458994375 0 458984375 0008 1010 Station Name sunstgol2
Slice Thickness 45 (008 1030 | Study Description CT-HJIARNA
Window Center E (008 | 1038 Series Description HimaSeq 45 Hils
REeh w 0008 1040 |Instiutionsl Dept Name 201731
0008 | 1048 | Private
(008 | 1050 | Performing Physician's Mame:
(003 | 1090 | Manufacturer's Model Name Sensation 16
0002 | 1120 | Private A PUL28401000821.21.1
(008 1140 | Referenced Image Sequence b PUL1.2840.10008.5.1.4.1.1
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DICOM formatli mesajlar medikal goriinti, goriintiinlin igerigi, yapisi,
goriintiileme ¢esitleri, cihaz ¢esidi, goriintli satir-siitun-piksel bilgileri ve hasta verileri
gibi detaylardan olusmaktadir (Sekil 3.2). Dosya igerikleri, DICOM dosyalarini
okuyabilmek icin yazilmis medikal goriintiileri goriintiileme programi olan MVE
(Medical Volume Explorer) programi kullanilarak elde edilmistir [45].

DICOM dosyalar1, igerisinde ¢ok sayida yiiksek ¢oziiniirlikli goriinti
oldugundan ve goriintii verisi disinda bagka veriler bulundugundan oldukca biiyiik
boyutlara ulagsmaktadir. Bu yiizden bu verilerin bilgisayar ortaminda islenmesi,
depolanmasi ve transferi olduke¢a giicleseceginden, veriler bu siireglere tabi tutulmadan
once sikistirithirlar. Bu sikistirma islemi, goriintii format doniisiimleri yapan goriintii
konverter programlar1 aracilifiyla gerceklestirilir. DICOM verilerinin kayipsiz bir
bicimde sikigtirllmasi icin genellikle TIFF (Tagged Image File Format) formatina
donistiirtilmeleri tercih edilir. Calismada kullanilan 34 kesitten olusan beyin tomografi
goriintiileri DICOM formatindan TIFF formatina doniistiiriiliirken Image Converter Plus
adli program kullanilmistir. Doniisiim yapilmadan 6nce DICOM dosyas1 17.1 MB
biiylikliige sahipken, TIFF formatinda sikistirilip yeniden diizenlendiginde 4.6 MB
biiytlikliigiinde yer kaplamistir. Bu islem neticesinde DICOM formatinda bulunan veri

dosyasindan sadece isleme sokulacak goriintii verileri elde edilmistir.

3.3. Calismada Kullanilan Algoritmalar

Sinogram elde etme ve rekonstriiksiyon islemleri MATLAB’da programlanarak,
her bir algoritmanin sonucu ger¢ek goriintii ile kiyaslanip analiz edilmistir.
Matematiksel yontemlerin bilgisayar ortaminda programlanmasi, akis diyagramlari
kullanilarak anlatilmistir. Her adimda gergeklesen islemlerden sirasiyla bahsedilmis ve

uygulamaya yonelik agiklamalar yapilmstir.
3.3.1. Radon Doniisiimii Algoritmasi ve Sinogram

Bilgisayarli tomografinin ¢alisma prensibi geregi, hasta etrafinda 360 derece
dondiiriilen x-151m1 kaynagindan yayilan x i1sinlarimin, karsit tarafa yerlestirilen

detektorler tarafindan algilanarak bilgisayara aktarilmasiyla sinogram verisi elde edilir.

Bu sinogram verisi, herhangi bir (x,)) diizleminde bulunan bir goriintiiniin Radon
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dontlistimii alinmas1 ile elde edilen verinin aymisidir. Daha once de belirtildigi gibi

Radon doniistimii
Py(t) = fjooo fjooof(x, y)6(xcosO + ysin® — t)dxdy (3.1)
olarak tanimlanmistir. Bu denklemin ayrik zamandaki formu ise
Py(t) = X Xy f(x,¥)8(xc0s6 + ysin® —t) (3.2)

seklinde ifade edilmistir [22-23]. Burada f(x,y) ile ifade edilen goriintii fonksiyonu,
dijital ortamda satir ve siitunlardan olusan bir matristir. Bu matris goriintli matrisi olarak
ifade edilir ve matrisin her elemani da goriintliniin o noktadaki piksel degerini ifade
eder. Denklemde kullanilan Dirac Delta fonksiyonu, 9o, ise x-iginmnin fx,))
goriintiistinden gecerken hangi piksellere ugradigi1 ifade etmek amaciyla
kullanilmistir. Belirtilen koordinatlarda eger Dirac Delta fonksiyonu bir piksel
lizerinden gecmis ise 1, gegmediyse O degerini alir. Pratikte veri alinacak hastanin
pozisyonu sabit olup X 1smn demeti hasta etrafinda doner. Bu durumun tersi
diisiiniildiiginde yani 151n demetinin sabit oldugu ve hastanin 360 derece dondigi
varsayilirsa, elde edilecek sinogram verisinde higbir fark olusmayacaktir. Ciinkii prensip
olarak farkli a¢ilardan hastadan kesit alindig1 diisiiniiliirse ayn1 islem gerceklesmis olur.
Program yazilirken 151n demeti sabit diigiinlilmiis ve goriintii dondiiriilerek hesaplamalar
yapilmistir. Goriintii dondiiriiliirken veri kaybini engellemek igin goriintilye zero
padding islemi uygulanmistir [22]. Yani goriintli matrisinin kdsegeni bir 1s1nin gececegi
en uzun yol olarak diisiiniildiiglinde, kdsegen ile kenar arasindaki fark hesaplanarak
goriintli matrisini ¢evreleyecek sekilde etrafina 0 degerli pikseller yerlestirilmistir (Sekil

3.3).

03/1 loz2l1 Jo lolo lo lo lo ofofofo o o [o Jo [afo [0 o Jo Jafo]e
= - ofofofo o [0 o o [ofo [0 [0 [0 [ofo]e
0.2|0.3|0.2/0.3|0 |O|0 |O |1 |O ofofoo Jo [o Jo To Jafo [o [o Jo Jafo]o
0.1/04|0.1/048|0 0|0 i 1 0 0jojo (031 |o2{1 jo |ofo [0 |0 |o |ojo|d
- ; 0 (0|0 [0.2/0.3/0.2]03{0 |0 {0 |0 |1 |0 (0|00
0.5|0.2/05]0.2/0 |0 031 |0.3/03 ‘ 0[oo [01/oalo1]oalo Jofo [1 [1 Jo [ofo]e
0 |04|02/06/04|0]0.2/03|0.4|0.2 o [o]o {os[o2[os[oz]o |o[oa[2 I'I.‘SIMOBQ
o0[ofo o |oalo2]06]04l0 [02[03]0.a]02]0]0]0

0 |0 |o 031 |0[01/04/0.2/01 . ofofofo |o [0 |oaf1 |o|o1|oaf02|0afo]o |0
0 [0 |o |02|03]|0|05/02{0 |05 Zero padding olololo [0 |0 02]03]o |0s[o2[o (05]olo]c
o lo lo loxloalole o (o lo ofofofo [o [o [o1]oalo|o [0 [0 [o [ofo]e
0(0j0o (0 |0 [0 |0S5|0.2{0|03[1 [0 |03{0(0 |0

0 |0 |0 |0.5(0.2|/0]03[1 (0 |03 ofofo o |oa3[1 {1 |o |o|oz|oslo uln[nj
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Sekil 3.3. Zero padding 6rnek uygulama
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Gorilintii matrisi boyutlar1 mxn olarak ifade edilirse, bu goriintilye uygulanacak
zero padding iglemi i¢in deneysel olarak yapilan uygulamalarda elde edilen sonuglar
arasindaki hatanin en aza indirilmesi i¢in asagida verilen denklemlerden

yararlanilmstir.

Xdiagonal = Vm? + n? (3.3)
Npgg =X —m+3 34
Mpgqg =X —m+3 (3.5

Yukarida ifade edilen Denklem 3.3, 3.4 ve 3.5, m=20 ve n=20 boyutlarina sahip
bir goriintli matrisine uygulandiginda, matrisin her bir kenarina 6 satir ve siitunda
padding islemi uygulayarak yeni goriintiiniin n=32, m=32 boyutlarinda bir matris
formatina doniistiirildiigi ve gorlintiiniin  doniistiiriilmesi sirasinda herhangi bir
bozulmanin olmadigi gézlemlenmistir.

Padding islemi gergeklestikten sonra, goriintli tanimlanan 6 agis1 araliklar ile
dondiiriiliir ve her dondiiriilmede 1s1nlara denk gelen matris elemanlar1 toplanarak bir
satir matrisi olusturulur. Sinogram matrisi Py(?) ile ifade edildigine gore 6 ve ¢ 151n1na
bagimli bir matris elde etmek gerekmektedir. Sinogram matrisinin satirlari ¢, siitunlari
ise 6 donme acilar1 ile temsil edilecek olursa, her @ acisinda elde edilen siitun bir
izdiisiimiinii ifade eder. Izdiisiimiiniin satirlar1 ise 151n demetindeki her 151n1n elde ettigi
veriyi gosterir (Sekil 3.4). Sinogram matrisini elde etmek i¢in yazilan programin akis

diyagrami Sekil 3.5°de verilmistir.

0.3/1 Jo.3|1 [0 |0 |0 |0 |0 (O
0.2/0.3]0.2]0.3[0 |0 |0 |0 |1 |1
0.1/04|01|04(0 |0 |0 |1 |03(1
0.5/0.2]0.5/0.2({0 |0 |0.3]1 |0.2][03
0 |0.4|0.2|06[(0.4|0 |0.2/0.3|0.1/0.4
0 |0 |O |0.3[1 |0 |0.1]04]|0.5[0.2
0 |0 |0 |0.2(0.3|0 |0.5/0.2|0 (O
0 |0 |Oo |01f/04|0 |0 |O |0 |O
0 |0 |Oo |0.5[{0.2]0 |0.3]1 |0 (O
0 |03]1 |1 [0 |0 |0.2/]03|0 O

Sekil 3.4. Sinogram matrisinin £ agis1 siitunlari ve ¢ 131 satirlar ile ifadesi

36



Sinogrami olusturulacak 2
boyutlu kesit goriintii
yiiklenir ve 6 dondiirme
acis1 segilir.

Goriintiiye padding islemi yapilir.

k.

Elde edilecek sinogram matrisi
boyutlar1 padding edilmis goriintii
boyutlar1 ve 6 vektorii boyutlari
hesaplanarak tanimlanir.

A
i=1:0 vektdr uzunlugu set edilir. Ve her i
doéngiisiinde goriintii dénderilerek matris
kolonlari toplanir.Olusturulan sira vektorii
kolon vektdriine transpozu alinarak
donustiirtiliir ve Sinogram matrisinin her
kolonu hesaplanarak tekrar sinogram
matrisi i¢ine atilir.

Fonksiyon outputunu verecek sekilde xp
radyal yonde 1s1n sayisini hesaplanir ve elde
edilen sinogram matrisi goriintiilenir.

k.

son

Sekil 3.5. Akis diyagramlar ile Sinogram matrisinin elde etme yonteminin ifadesi

3.3.2. Filtrelenmis Geri izdiisiim Algoritmasi

Bu calismada, tomografinin en temel modeli olan paralel 151n kaynaklar
kullanilarak hastadan veri alinmasi yontemi esas alinmistir [6-9,22,23]. Ancak, elimizde
tomografi cihazindan dogrudan elde edilmis sinogram verisi olmadigindan, sinogram
verisi literatiirde bulunan kesitsel goriintiilerin Radon transformu alinarak elde
edilmigtir. Sinogram elde edilmesinde kullanilan tomografik goriintiiniin paralel 151
temelli oldugu varsayilarak hesaplamalar yapilmistir. Yeniden kesit goriintiisii elde
etmek icin de filtrelenmis geri izdiisiim metodu kullanilmistir.

Sinogram fonksiyonu Py (t)’nin uzamsal frekans domainindeki ifadesinin
Denklem 3.6’de gosterildigi gibi ve ‘¢ 1smnin geometrik ifadesinin de Denklem 3.7°de

gosterildigi gibi oldugu 6nceki boliimlerde ifade edilmistir.
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So (W) = J°._Py(t) e /2™t qt (3.6)
xcosO + ysinf =t (3.7)
Sg w) = f_°°oo f_""oof(x’ y)e—jZRW(xc059+ysin9) dxdy (3.8)

Denklem 3.8’deki ifadenin ters Fourier Doniisiimii’niin, Denklem 3.9’da ifade
edildigi gibi, frekans domaininde bir filtreleme fonksiyonu ile izdiisiim fonksiyonun
carpilarak elde edilen ifadenin ters Fourier Doniistimii olan Qy(t) filtrelenmis izdiisiim
fonsiyonunun 6 agis1 kadar dondiiriilerek elde edilen sonuglarin toplamina esit oldugu

da (Denklem 3.10) daha 6nce kuramsal temeller boliimiinde ifade edilmistir.
Qo(D) = [, Se(w)|w]el*™* dw (3.9)
flx,y) = fon Qg (xcosB + ysin8)do (3.10)

Dijital ortamda Denklem 3.10°da verilen ifadenin hesaplanabilmesi i¢in ayrik
zamanda ifade edilmesi gerekmektedir. Bu ifadenin ayrik zamandaki ifadesi Denklem

3.11°de gosterilmistir.
fQx,y) ==Xk, Qp,(xcos; + ysind)) (3.11)

Denklem 3.11°deki ifadeyi yazilimsal olarak gerceklestirebilmek icin dncelikle
sinogram matrisinin Fourier DOoniisiimii’niin alinmasi gerekmektedir.

Sinogram matrisinin satir sayilar1 1gin  sayist olarak, siitun sayisi ise
dondiiriilecek @ agis1 sayis1 olarak tanimlanmis olup, sinogram icin hesaplama bu
dogrultuda yapilmistir. Bu matris yapis1 g6z Oniline alinarak geri izdiisiim
algoritmasinda kullanilacak olan parametrelerin tanimlanmasi esastir.

Elde edilen sinogram matris boyutlart programda kullanilmak {izere N=isin
sayisi, K=0 agisi sayisi olarak atanmistir. 6 acisinin /80 dereceden farkli olma olasiligi
diisiiniilmiis olup, € acisini ifade eden vektoriin kullanici tarafindan verilecek olan agiya

duyarl bir sekilde modifiye olabilmesi i¢in yeniden tanimlama yapilmistir. Sinogram
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elde edilirken kullanilan zero padding uygulamasi gbz oOniine almarak ¢ikis goriintii
matrisinin boyutlar1 yeniden hesaplanarak tanimlanmistir. Burada dikkati ¢ceken husus
yeniden elde edilecek goriintii boyutlarinin, sinogrami alinan gercek goriintiiden daha
biiylik bir boyuta sahip olmasidir. Bunun sebebi ise daha oncede belirtildigi gibi
gorlintiiye  sinogramin  bozulmasmi engellemek i¢cin padding yapilmasindan
kaynaklanmaktadir.

Rekonstriiksiyon islemleri birer dongli icerinde gergeklesecek sekilde
tasarlanmis olup sinogram matrisinin her bir siitunu i¢in iglemlerin gerceklesebilecegi
sekilde programlanmustir.

Sinogram matrisinin her bir siitununa uygulanacak olan FFT islemini
gerceklestirmek icin Oncelikle kac tane oOrnekte doniisiimiin yapilmasi gerektigi
bulunmalidir. Bunun i¢in Matlab’ta ‘nextpow2’ fonksiyonu kullanilarak N tane 1ginin
mutlak degerine esit ya da N’den biiyiik 2’nin en kiigiik kuvveti olan sayinin bulunmasi
ile FFT nin ka¢ noktada DFT alarak optimum bir 6rnek sayisi belirlemesi gerektigi

=2metrowdN) glarak tanimlanirsa, n noktada alinan DFT, Matlab

hesaba katilmistir. n
ortammda FFT hesaplanmasina olanak saglar. Ornegin, 128x128 boyutlarindaki bir
goriintiiniin sinogram boyutlarnm 185x180 oldugu goz oniine alindiginda, n=2° drnekte
FFT alma olanagi saglar. Sinogram matrisinin satir sayis1 256’dan kii¢iik oldugundan,
sinogram matrisinin bir siitunundaki degerlerinin sayist zero padding ile 256 degerine
cikartilir. Bu islem otomatik olarak FFT fonksiyonu tarafindan yapilir. Hesaplanan »
degeri, sinogram matrisinin bundan sonraki filtrelenmis izdiistim ve ters izdiisiim olarak
elde edilecek verilerin de boyutlarini olusturur. Rekonstriiksiyonda kullanilmak iizere
tasarlanan filtrelerin uzunlugunun yani 6rnek sayisinin da n olarak hesaba katilmasi
gerekmektedir.

Sinogram matrisinin her bir slitununun » noktada FFT’si alindiktan sonra bir
filtre fonksiyonu tasariminin yapilip, tasarlanan fonksiyonun kullanici tarafindan
tanimlanan filtrenin se¢ilmesinin opsiyonel olarak saglanmasi ve secilen filtrenin
FFT’sinin alinarak frekans domaininde ¢arpma isleminin yapilmasi gerekmektedir. Bu
islem uzamsal domainde konvolusyon islemi olarak uygulanmakta olup Fourier
Doniisiimii alindiginda uzamsal frekansta ¢arpma islemine doniiserek uygulanmaktadir.
Filtreleme isleminin gergeklestirilebilmesi icin Matlab ortaminda “backfiltre.m”
fonksiyonu yazilmistir. Bu fonksiyonu yazarken kullanilan yontem bolim 3.3.2.1°de

anlatilacaktir.
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FFT’si alman sinogram matrisi ve frekans domaininde tasarlanan filtre
fonksiyonu carpilip elde edilen filtrelenmis izdiisim matrisinin IFFT’si alinarak
Denklem 3.9’daki Qg(t) elde edilir.

Qo (t) degeri hesaplandiktan sonra Denklem 3.11°deki ifadenin kullanilarak
f(x,y) gorintii fonksiyonunun elde edilmesi gerekmektedir. Denklem 3.11°de ifade
edilen t degeri xcosfO + ysinf denklemi ile hesaplanmaktadir. Programda bu
hesaplama bir dongii igerisinde her t degeri i¢in tek tek yapilmistir. Buradaki en biiyiik
problem hesaplanan t degerinin Qg (t) matrisindeki yerini tam olarak bulamamasidir.
Bu durum interpolasyon uygulanarak ¢oziimlenebilir. Literatiirde filtrelenmis izdiisiim
algoritmalarinda en yaygin olarak kullanilmas1 tavsiye edilen yontem lineer

interpolasyon yontemidir [21-23].
Q 4

t=mQ(t)

Q

Q

A
v

Sekil 3.6. Iki noktas1 bilinen dogrunun denklemi igin 6rnek bir dogru gdsterimi

Sekil 3.6’da gosterildigi gibi (¢, 0,(1)) ve (t2,Q2(¢)) noktalar1 bilinen bir dogrunun
denklemini bulmak i¢in dncelikle dogrunun m ile gdsterilen egimini bulmak gerekir. iki
noktasi bilinen dogrunun egimi esitlikleri kullanilarak bulunan dogrunun denklemi ayni
zamanda (7, 0(¢)) noktalarinin da iizerinde bulundugu dogru oldugundan ¢ noktasina
denk gelen Q(¢) degeri hesaplanabilir.

Iki noktas1 bilinen dogrunun egim esitlikleri asagidaki sekilde ifade edilebilir;

QZ(t)_Q(t) — Q(t)_Ql(t) — @ =m (3.12)
ty—t t—tq t
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Bu esitliklerdeki ilk iki denklem yeniden diizenlenirse asagidaki esitlik elde edilir;

tQ,(t) — tQ(t) — t1Q2(t) + t;Q(t) = t,Q(t) — t,Q,(t) — tQ(t) +tQ4(t) (3.13)

Denklem 3.13’de gerekli sadelestirmeler yapilirsa asagida verilen Denklem 3.14 elde

edilmis olur.

Q2(D)(t—t1)+Q1 () (t2—t) _ 0(t) (3.14)

tr—ty

Elde edilen Denklem 3.14 hesaplanan t degeri i¢in programlanabilirse (%)
degeri bulunmus olur. t = xcosf + ysin ifadesi hesaplandiginda elde edilen ¢ degeri
eger tam say1 degilse, bu ¢ degeri programlama yapilirken bir alt ve bir {ist degere
yuvarlanarak tam say1 degerleri elde edilmis olur. Bu degerler ¢; ve ¢, degerlerini ifade

edecek sekilde atanmustir.
Her K acis1 i¢in dongii igerisinde hesaplanan Q(¢) matrisi dongii bitiminde % ile

carpilarak goriintii matrisi elde edilmis olur.
3.3.2.1. Geri Izdiisiim Filtrelerinin Tasarimi

Normalde dijital goriintii filtreleri yumusatma, keskinlestirme gibi c¢esitli
amagclara yonelik kullanilmaktadir.

Sinogramdan geri izdiisiim algoritmasi ile elde edilen goriintii, //r ile konvolve
edilmistir (burada “r” nokta kaynagin nesneden olan uzakliidir). Dolayisiyla bu
gorlintli  gergek goriintiiden farkli olup, “yildiz artefakti” denilen bir bozulma
icermektedir [22,24,30]. Iste bu yildiz artefaktin1 ortadan kaldirmak icin filtreleme
islemine gereksinim vardir. Filtreleme islemi her 1s1nin merkezi piksellerinin disindaki
kenar piksellere negatif agirlik verilerek gerceklestirilir. Sonugta kesit goriintiisiinde
merkezi piksellerin digindaki pikseller negatif olacak ve bu negatif degerler ikinci
1sindan gelen ve yildiz etkisini olusturacak pozitif piksel icerikler ile carpildiginda
notrleserek dengeli bir hal alacaktir [22]. Bunun i¢in ters Fourier Doniisiimii alinan
sinogram matrisi, frekans uzayinda rampa filtre ile ¢arpilir.

Uzaysal ortamda dijital bir filtre nxm seklinde bir kernel olup, bu filtrenin

goriintli ile konvolusyonu sonucunda filtreleme gergeklesir [4-5]. Rekonstriiksiyon ve
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filtreleme islemleri i¢in islem kolaylig1 sagladigindan daha ¢ok frekans domaini tercih
edilir. Frekans domaininde tasarlanan filtrenin, FFT’si alinan sinogram matrisi ile
carpilmasi istenilen sonucun elde edilmesine olanak saglar.

Rekonstriiksiyon iglemlerinde kullanilmak iizere tasarlanan rampa fonksiyonu
aslinda yiiksek geciren bir filtredir. Yildiz artefaktin1 gidermek i¢in kullanilan rampa
fonksiyonun yiliksek geciren filtre olmasindan dolayi, goriintiideki giiriiltii onemli
miktarda artmaktadir. Yani yiiksek geciren filtrenin kullanilmasi goriintliideki yiiksek
frekans genliklerini arttirarak istenilmeyen sonuglara neden olmaktadir. Bu giiriiltiiniin
azaltilmas i¢in pencere fonksiyonu olarak ifade edilen algak geciren yani yumusatici
filtrelerin kullanilmasi gerekmektedir. Bu ¢alismada cosiniis, sinc, hann ve hamming
pencere fonksiyonlar1 kullanilmistir [30-34].

Cosiniis Penceresi,

w(n) = cos (Z%n) 0 <nM (3.15)
Sinc Penceresi
. 2TTn
w(n) = o 0 < n<M (3.16)
™

Hamming Penceresi

w(n) = (0.54 — 0.46c0s (2”7") ) 0<nM (3.17)

Hann Penceresi

w(n) = (0.5 — 0.5cos (2717“) )  0<nM (3.18)
seklinde ifade edilmistir [30-34].

Calismada filtreleme islemi i¢in Ram-Lak filtresi kullanilmistir. Rampa filtrenin,
y eksenine gore simetrisi alinarak Ram-Lak filtre elde edilir. Tablo 3.1°de gdosterildigi
gibi Ram-Lak filtre bahsi gecen pencere fonksiyonlar: ile ¢arpilarak, Cosiniis, Shepp-

Logan, Hann ve Hamming filtreleri elde edilir.
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Geri Izdiigiim Filtreleri

0.9

0.8

0.7+

Shepp-Logan

0.6 -
2 05+
0.4 -
Cosine

0.3

0.2+ Hamming

0.1+

15")0
Sekil 3.7. Geri izdiisiim filtrelerinin genlik cevaplart (Matlab’ta elde edilmistir.)

Tablo 3.1. Geri izdiisiim filtrelerin elde edilmesi

Shepp-Logan Filtre | Ram-Lak*Sinc pencere fonksiyonu
Cosiniis Filtre Ram-Lak*Cosiniis pencere fonksiyonu
Hamming Filtre Ram-Lak*Hamming pencere fonksiyonu
Hann Filtre Ram-Lak*Hann Pencere Fonksiyonu

Geri izdiistimde kullanilmak iizere elde edilen filtrelerin genlik-frekans cevaplar1 Sekil
3.7°de gosterilmistir. Sekil 3.7°de goriildiigii gibi yiliksek geciren Ram-Lak filtre,
pencere fonksiyonlari ile yumusatilarak bant geciren filtreler olarak tasarlanmistir.
Tasarlanan filtrede tanimlanan “d” parametresi, kullanicinin kesim frekansi
olarak disaridan istedigi degeri verebilmesini saglar. Burada kesim frekansini
etkileyecek olan parametre d, 1 olarak alinmis, w>pi*d=0 durumunda ise filtrenin
kesime gitmesi i¢in kosul konulmustur. istenildiginde kesim frekans: degistirilerek daha
alcak ya da daha yiiksek frekansa sahip sinyallerin gegisine izin vermek miimkiindiir.
“d” parametresinin se¢imi filtrenin kesim frekansini etkiledigi i¢in goriintii kalitesini
onemli dlciide etkilemektedir. Filtrelenmis geri izdiistim algoritmasi 5 adimda su sekilde
Ozetlenebilir;
1. Elde edilen sinogram matrisinin satir sayilart N=wsin sayisi, siitun sayilart K=60 aci
sayist olarak tanimlanir.
2. Sinogram matrisinin FFT’si her 6 ag1s1 i¢in alinir.
3. FFT’si alinan sinogram matrisi frekans domaininde filtre operasyonuyla carpilir.

4. Filtre operasyonu ile ¢arpilmis sinogram matrisinin IFFT’si alinir.
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5. Denklem 3.11°deki ifadeyi bulmak i¢in interpolasyon uygulanarak ¢ degeri hesaplanir
ve her ¢ degerine denk gelen Qg (t) elde edilir. Bu islem her 0 agis1 i¢in tekrarlanir.

Bu algoritma Sekil 3.8’de akis diyagramlari kullanilarak adim adim anlatilmistir.

Sinogram boyutlar1 kullanilarak N 151n
say1st,K ac¢1 sayis1 ve theta= 1:esit
aralik:180 olacak sekilde tanimlanir.
Cikis gorintiisti boyutlar: sinogram
yardimui ile bulunur ve sifir matris
olacak sekilde tanimlanir.

Backfiltre.m fonksiyonu ile istenilen filtre
se¢ilir.Bu fonksiyon altindaki filtreler
frekans domaininde yazilmistir.

A

Sinogram matrisinin FFT’si alinir. Bu
islem sinogram matrisinin her bir
stitununa bir dongii i¢erisinde uygulanir.

Filtrelenmis sinogram
matrisi=FF T(sinogram).*filtre islemi ile
frekans domaininde yazilan filtreler biitiin
piksel degerleri ile ¢arpilir.

Filtrelenmis sinogram matrisinin IFFT’si
alinir.Ve bu deger Q(t) olarak tanimlanir.

t=xcosO +ysin® islemi yapilarak 1sin
degerleri tesbit edilir.

Q(t)=tl olacak sekilde Q
matrisi i¢indeki 1s1n1n yeri
tespit edilerek degeri alinir.

t tamsay1
degilse

Denklem 3.12,3.13 ve3.14 ‘teki
islemler yapilar elde edilen t1 ve t2
degerleri kullanilarak Q(t)
tanmimlamalar1 yapilir.

Elde edilen Q(t) degerileri ve sifir matris
olan ¢ikis goriintiisii ifadesi toplanarak 7/
K degerine boliiniir béylece denklem
3.11'deki ifadenin sonucu bulunur.

Sekil 3.8. Filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasini anlatan akis diyagrami
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Y agisi

\ 8 acs1
X

B agis

0 acis1

Kaynak

AN

a) b)

Sekil 3.9. a)Yelpaze Hiizme geometrisi, b) Paralel Hiizme geometrisi

3.3.3. Yelpaze Hiizme Algoritmasi

Yelpaze hiizme algoritmasinda amag filtrelenmis geri izdiistim algoritmasinda
kullanilan paralel 151n modelinden ziyade bir yelpaze gibi yayilan 15in kaynaginin
kullanilmasidir.

Paralel hiizme algoritmalarinda Sekil 3.9b’de gosterildigi gibi her 1s1n i¢in bir
kaynak s6z konusu iken, Sekil 3.9a’da gosterilen yelpaze hiizmede biitiin 1s1nlar i¢in bir
kaynak s6z konusudur. Bu algoritmadaki amag, X 151n1 iireten kaynaklarin azaltilmasi
ile tomografi uygulanan hastanin daha diisilk dozda radyasyona maruz kalmasi olarak
Ozetlenebilir. Isinlarin pikseller lizerinde esit miktarlarda etki birakmadig1 da g6z 6niine
alindiginda, uygulanacak olan rekonstriiksiyon yontemi sonucunda paralel 1s1n
algoritmalar1 kadar kaliteli goriintii elde edilmemektedir. Hastanin maruz kalacag:
radyasyon dozunun azaltmasina bagli olarak paralel goriintii kalitesi de diisecektir.

Daha once kuramsal temeller bdliimiinde ispatlandigi gibi yelpaze hiizme ve
paralel hiizme arasinda matematiksel bir baglanti1 s6z konusudur. Buna gére 6=f+y ve
t=Dsiny esitlikleri bu iki farkli geometrik ifade i¢in birbirleri arasinda bir doniisiim
imkani1 saglamaktadir [22,35].

Bu calismada kullanilmak iizere Matlab’ta yazilan sinogram matrisi paralel 1sinlar
baz alinarak tasarlanmistir. Oysaki yelpaze hiizme algoritmasinda paralel sinogram
matrisi anlamli degildir. Bunun yerine yelpaze hiizme sinogram matrisi olmasi
gerekmektedir. Bu calismada sinogram tasarimlarindan ¢ok rekonstriiksiyon tizerindeki

caligmalara agirlik verildiginden, bahsi gecen kesit goriintiilerin sinogramlar1 Matlab’da
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bulunan Image Processing Toolbox kullanilarak elde edilmistir. Daha sonra ¢aligmada
kullanilmak iizere yelpaze hiizme sinogram matrisini paralel hiizme sinogram matrisine
doniistiiren bir donilisim programi yazilmistir. Bu c¢alismada kullanilan doniisiim
algoritmasinin diginda daha kaliteli ve daha hizli goriintii elde eden baska algoritmalar
da literatiirde mevcuttur [35-36]. Yelpaze hiizme matrisinin paralel hiizme matrisine
doniistiiriilmesi, islem karmasikligindan ve tasarim zorluklarindan kurtulmak amaciyla
tercih edilmistir.

Matlab’da “fanbeam” fonksiyonu kullanilarak elde edilen sinogram matrisinin
satirlari, y acisini yani 1sinlarin yelpaze igerisindeki esit agilarla dagilimini, sinogram
matrisinin siitunlar1 ise f acisini yani kaynagin nesne etrafinda esit araliklarla 360
derece doniisiinii temsil eder. Yelpaze hiizme matris elemanlar1 ise mevcut £ agisi
altinda mevcut y agilarinda gecen 1sinlarin, gectikleri pikseller tizerindeki ¢izgi integral
bilgilerini saklar. Bu matris bilgileri kullanilarak daha 6nce tasarlanmig olan paralel
hiizme sinogrami formatina donilisim yapildiktan sonra, filtrelenmis geri izdiisiim
algoritmas1 yeni sinogram formatina uygun sekle getirilip uygulandiginda goriintii
rekonstriiksiyonu gerceklestirilmis olur. Bu algoritmada esas olan lineer interpolasyon
kullanarak doniisiimii gerceklestirmektir. Filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasinda 1sin
huzmesinin 180 derece donmesi, f(x,)) goriintiisii iizerindeki verilerin toplanmasi i¢in
yeterlidir. Yelpaze hiizmede ise kaynak tek oldugundan 1sinlar arasi simetri s6z konusu
olmayip, 360 derecede veri toplanmasi gerekmektedir. Iki sinogram arasindaki
doniistimii gerceklestirmek icin Oncelikle yelpaze hiizme sinogramimin 180 derece
donme agis1 altindaki bilgilerini hesaplamak gerekir.

Sekil 3.9a’da gosterilen yelpaze hiizme geometrisine gore, herhangi bir y
acisindaki bir 151n ele alinip bu 1s1mnin £ agisinin 360 derece kadar dondiigii diisiiniiliirse
elde edilmis olan veri, her f acisinda 1ginin nesne iizerinden gecerken olusturmus
oldugu cizgi integral bilgileri yani izdlisiim bilgileridir. 360 derece boyunca elde edilen
veriye 180 noktada lineer interpolasyon uygulandiginda, paralel hiizmeden elde edilen
sinogram verilerinin hesaplanabilmesi igin gerekli olan donme agis1 arasindaki bu fark
ortadan kalkmis olur. 1’den 180°e kadar sinogram agisinin degistigi gergeginden yola
cikilirsa 180 noktada hesaplanan interpolasyon, paralel hiizme sinogram verilerinin
yaklasik olarak elde edilmesine zemin hazirlar. Uygulanan interpolasyon islemi daha
onceden hesaplanmis olan paralel hiizme sinogramindaki 1s1n sayis1 kadar bir dongi
icerisinde uygulanmustir. Paralel hiizme sinogram verisindeki 1sin sayisi ise y agisi baz

alinarak hesaplanmustir. Isin sayisi hesaplanirken y acisinin orijine gore saat yoniine ve
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saat yoniiniin tersine dogru ilerledigi hesaba katarak ve 1sin sayisinin tek sayr oldugu
durumlarda esit boliinme gergeklesemeyecegini de dikkate alarak zero-padding yapmak
gerekir.

Elde edilen interpolasyon verileri y ve f’nin birer fonksiyonu olarak ifade
edilirse P(y,f) yazilabilir. Paralel hiizme sinogram verisini elde etmek i¢in ¢t=Dsiny
denklemi kullanilarak daha Once sayisi belirlenmis olan 1sinlarin lokasyonlar1 da
belirlenmis olur. Lokasyonlar1 belirlenmis olan P(y,) sinogram verilerine ikinci bir
lineer interpolasyon uygulanarak hesaplanmis olan 151n sayisi kadar noktada fonksiyon
degerleri hesaplanir. Bu hesaplama iglemi 180 derece agi sayisi kadar bir dongii
icerisinde gerceklestirilir. Elde edilen veri, P(¢6) sinogram fonksiyonu, yaklasik olarak
paralel hiizme sinogram verisi olarak kabul edilebilir. Bu ¢alismada, yelpaze huzme
sinogrami paralel huzme sinogramina doniistliriiliip geri izdisiim algoritmasi
uygulanarak rekonstriiksiyon islemi gergeklestirilmistir. Bu doniisiimiin akis diyagrami

Sekil 3.10 ‘da verilmistir.

Fanbeam fonksiyonu ile elde
edilen sinogram verisi
kullanilarak y ve B degerleri
hesaplanir.0 degeri 1:1:180
olacak sekilde tanimlanir.

l

P(y,B) sinogram verisi i¢in 180 noktada
interpolasyon islemi yapilir.Elde edilen yeni
sinogramF(y,0 ) olarak tanimlanir.

A

t=Dsiny esitligi kullanilarak paralel sinogramdaki
1isinlarin lokasyon bilgileri tespit edilir.

l

Elde edilen 151n lokasyon bilgileri kullanilarak t
noktada ikinci bir lineer interpolasyon uygulanarak
F(t,0 )=P(t,,0 ) degeri bulunur.

Sekil 3.8 de ifade edilen islem basamaklari ¢ikis
goriintiisiiniin botoylari ,theta ve t degerleri
yeniden diizenlenerek uygulanir.

Sekil.3.10. Yelpaze hiizme paralel hiizme doniisimii akis diyagrami
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3.3.4. Cebirsel Rekonstriiksiyon Algoritmasi

fteratif yontemlerden olan cebirsel rekonstriiksiyon ydntemi, nesneden elde
edilen kesit gorlintlisiine ait sinogram matrisi ile bu sinograma ait rekonstriiksiyon
islemi sonucu elde edilen goriintii matrisi arasindaki lineer denklem takimini cebirsel
yolla ¢6zebilme islemine dayanir. Kuramsal Temeller boliimiinde daha 6nce anlatildigi

lizere izdiisiimler ve goriintii arasinda su seklide bir baglant1 s6z konusudur;
pi = X wiif; i=1,2, el M (3.19)

Burada p;, i.1g1na ait izdiisiim verisini, f;, goriintii matrisindeki j.matris elemani
olan piksel degerini, w;; ise j.hlicresinden gegen iisinin agirhk faktoriinii ifade eder.
Daha once de ifade edildigi tizere bu agirlik faktorii j. hiicresinin kesirsel alanina esit
olacak sekilde segilir.

Eger M ve N kiiclik degerler olsaydi Denklem 3.19’un klasik matris teoremlerine
gore tersini almak oldukc¢a kolay olurdu. Fakat pratikte goriintii matrislerinin 256x256,
512x512 gibi biiyiik boyutlara sahip matrisler oldugu disiiniildiiglinde, 256x256
boyutundaki goriintiiniin her pikselinden gegen agirlik matrisinin hesaplanmasi i¢in
N=65536 degerine esit olacak ve dogal olarak matrisin her pikselinden gegecek olan
151n sayist M de oldukea biiyiik bir deger alacaktir.

Bu sekilde biiyiik degerlere sahip denklemlerin ¢ézlimleri igin iteratif metotlar
gelistirilmistir. Bu iteratif metotlardan biri Kaczmarz metodudur. Bu metot Kuramsal
Temeller boliimiinde ayrintilariyla anlatilmistir. Calismada kullanmak iizere bu metot
Matlab’da programlanmis ve bunun i¢in denklem 2.81 de ifade edilen sinogram ve
agirlik matrisleri hesaplanmistir. Burada kullanilan cebirsel rekonstriiksiyon teknigi
Sekil 3.11°de akis diyagramu ile gdsterilmistir.

Denklem 2.81°de ifade edilen ART algoritmasi kullanilmis ve hata oranim
azaltmak icin kullanilan yumusatma katsayis1 1’den kiigiik olacak sekilde se¢ilmistir
[22,23,37-41]. Daha 6nce, bahsedilen yontemle elde edilen sinogram matrisi bir satir
matrisine doniistiiriildiikten sonra hesaplanan agirlik matrisi biiyiik bir sparse matris
oldugundan, matris igerisinde islem yiikiinii arttiracak deger olmayan satirlar bulunarak
matris igerisinden ¢ikarilmistir. Matris boyutlarinin kismen de olsa kii¢iilmesi islem

stiresini olumlu yonde etkilemistir. Denklem 2.81°deki ifadenin paydasindaki agirlik
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matris elemanlarinin kareleri alinarak toplanmis ve sabit bir deger oldugu i¢in dongii
disinda hesaplanarak dongiiye dahil edilmistir. Iterasyon isleminin gerceklesmesi igin
gereken matrissel diizenlemeler yapilmis ve denklem bilgisayar ortaminda
gerceklestirilmistir. Iterasyon sayilari deneysel olarak tamimlanmis ve elde edilen
sonuglar bu dogrultuda incelenmistir. Iterayon sayisinin yaninda, yumusatma katsayisi

da bununla ilintili olarak se¢ilmis ve aralarindaki iliski deneysel olarak gézlemlenmistir.

Yazilan 1z fonksiyoou ile sinogram,yazilan
weight fonksiyonu ile agirlik faktorii matrisi
tanimlanir.

Istenilen iterasyon sayis1 ve alfa yumusatma
katsayis1 verilir. Agirlik matrisinin piksel sayisini
ifade eden siitun sayis1 boyutkarinda ¢ikis
gorlintlisti ifadesi sifir matris olarak tanimlanir.

N

Denklem 2.81 ‘deki iteratif formiiliin
paydasindaki deger bir kere hesaplandigi i¢in
dongt disinda hesaplanarak R ile tanimlanir.

v

i=i+l <

A

q=w.fislemi ile tanimlanan sifir degerli
goriintiiniin sinogrami hesaplanir

A
Hesaplanan q degeri ile 6lgtilen sinogram degeri
olarak tanimlanan p degerinin fark: alinarak hata farki
bulunur.Bulunan fark R ile normalize edildikten sonra
w agirhik faktorii ile agirhiklandirilarak B ile ifade
edilir.

A
f=f+alfa.*B islemi
yapilarak yeni piksel
degerileri hesaplanir.

i=iterasyon
sayist

Cikis Goriintiisii piksel sayisinin
karekokii alinarak yeniden
sekillendirilir.

Sekil 3.11. Art algoritmasi akis diyagrami
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3.3.4.1. Cebirsel Rekonstriiksiyonda Kullamilmak Uzere Agirhk Matrisi Tasarimi

Agirlik matrisi, Denklem 3.19°da da ifade edildigi gibi bir 1smin her pikselden
gectigi durum icin hesaplanmistir. Isinlarin dogrusal bir seklide bir nesne kesitinden
gectigi diisiiniiliirse, 151n, gegtigi dogru boyunca ugradig piksellerin kesirsel alaniyla
ifade edilerek agirlik matrisinde yerini alir. Isin, piksellerin biiyiikk bir ¢ogunluguna
ugramadan gectigi icin agirlik matrisi aslinda seyrek (sparse) bir matristir. Yani 1ginin
ugramadig pikseller i¢in agirlik faktorii sifir degerini alacaktir.

Agirlik matrisini olusturmak icin Oncelikle goriintii ve sinogram matrislerinin
boyutlarini hesaplamak gerekir. Bu ¢alismada kullanilan 128x128 boyutlarina sahip bir
goriintli matrisinin 1’den 180 dereceye kadar alinan izdiisiimlerinden olusan sinogram
matrisinin boyutlar1 185x180°dir. Cebirsel yontemde islem yiikiinii azaltmak i¢in, 180
tane ac1 degeri yerine 6 tane ac1 degeri gbz Oniine alinarak sinogram hesabi1 yapilmistir.
Bu sekilde dahi, matris boyutlar1 oldukc¢a biiyiik oldugundan, islem ytikii biiyiiktiir. Bu
boyutlara sahip goriintii ve sinogram matrislerinden yola ¢ikarak piksel sayis1t N=16384,
sinogram matris elemanlar1 yani izdiisiim sayis1 M=1110 olur. Elde edilmesi beklenen
agirlik matrisinin boyutlart 16384x1110°dur. Eger ag1 sayist 6 degil de 180 olarak
hesaba katilmis olsaydi, matris boyutlar1 16384x33300 olacakti. Bu durumda boyutlarin
islem yiikiinli arttiracagi ve dolayist ile islem siiresini olduk¢a uzatacagi agikca
goriilmektedir.

Calismada kullanilacak goriintiiniin boyutlar1 tanimlandiktan sonra, bu boyut
degerlerini kullanilarak 1zgara (grid) seklinde bir koordinat sistemi tasarlanmistir.
Cebirsel yontem uygulamalarinda bir piksel kii¢lik bir kare seklinde diisiiniildiigiinde,
eni ve boyu 1’e esit olacak sekilde tanimlanmis, bunun sonucu piksel alani da
hesaplamalarda 1 olarak kullanilmistir. Cebirsel yontemlerde 1s1n tek bir ¢izgi olarak
degil, bir piksel boyutundaki bir aralia denk bir kalinliga esit olan bir 151 olarak
diisiiniilmistiir. Bu 1511n kalinlig1 piksel boyutuna esit (=1) olarak alinmistir. t=xcosf +
ysin ifadesinden yola ¢ikilarak, 1sinlarin degeri, 1sinlar 1zgara {izerinden gegtigi zaman
eger piksel koordinatlarina tam denk geliyorsa 1’e esit olacak sekilde hesaplanmigtir
[40,42]. Eger 1zgaradan gecen 1sinlar piksel koordinatlarina tam olarak denk gelmiyor
ise, piksel igerisinde arada kalan bir degere denk gelen ¢, bir alt degerine yuvarlanir.
£'nin yuvarlandigi miktar 1°den ¢ikarildiginda, yuvarlanarak bulunan degerin bulundugu
yerin hemen solundaki piksel degerine ait agirlik faktorii elde edilir. #’'nin yuvarlandigi

miktar ise bulunan degerin hemen sagindaki piksel degerine ait agirlik faktoriinii verir.
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Bu durum matematiksel olarak asagidaki 3.20 ve 3.21 denklemleri ile ifade

edilebilir. floor(?), t degerinin bir alt degerine yuvarlandig1 sayiy1 ifade eder.

Woi—-(t-floor(2)) (3.20)
ang :]'Wvol (321)
W= Wit +Wiag (3.22)

Wi, sol tarafta bulunan piksele ait agirlik faktoriinii Wy,¢ sag tarafta bulunan piksele ait
agirhik faktoriinii ifade eder. W ise agirlik matrisinde konumlanan agirlik faktoriiniin

tam degerini verir.

128x128 boyutlarinda grid piksel koordinatlari
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Sekil 3.12. Agirlik matrisi tasarimi: 1g1n pozisyonuna gore agirlik matrisi elemanlarint hesaplama yontemi

Sekil 3.12’de goriildiigli lizere birinci 151n piksel koordinatlarima tam denk
geldigi icin islem yaparken 1ginin gectigi piksel degerleri 1, digerleri ise 0 olarak
atanmustir. Ikinci 151 ise piksel koordinatlarina tam olarak denk gelmediginden
Denklem 3.20, 3.21 ve 3.22’de ifade edilen islemler yapilarak 1simnin pixel degerine
katkis1 hesaplanmigtir.

Agirlik faktorii degerleri bulunduktan sonra agirlik matrisindeki satirlarin ve
siitunlarin indis degerlerinin hesaplanmasi gerekmektedir. Agirlik matrisinin satir
sayilar1 sinogram matris boyutlar ile iliskilidir. Agirlik matrisinin siitun sayilari ise
piksel sayisi ile iligkilidir. Indisleri belirlenmis olan agirlik matrisi elemanlari, daha
once hesaplanan Wi, ve Wy, agirhk faktorleri kullanilarak /<floor(f)<I85 (sinogram

matrisin satir sayisi) sartinin saglanmasi kosulu ile sparse matris olarak tasarlanmistir.

51



Sekil 3.13°de 128x128 boyutlarina sahip bir goriintii i¢in olusturulan agirlik matrisi
gosterilmistir.

Bu c¢alismada kullanilmak iizere tasarlanan agirlik matrisinin, islemlerin
uygulanacagi goriintli ve o goriintliye ait sinogram matrisi boyutlar1 degismedigi igin
tekrar tekrar hesaplanmasina gerek kalmamustir. Bir kere hesaplanan agirlik matrisi es
zamanl cebirsel rekonstriiksiyon iglemlerinde de kullanilmigtir. Goriintii boyutlar1 ve
sinogram matrisi boyutlar1 degistigi takdirde agirlik matrisi tekrar kullanilabilecek
sekilde bir fonksiyon olarak yazildigindan, kullanicinin tercihine goére giincellenerek

kullanilabilir.
128x128 boyutlarina sahip goruntu igin agirhk matrisi
100
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500 |

600

izdUsUm sayisi(i)
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1100 M8 e
2000 4000 6000 8000 10000 12000 14000 16000
piksel sayisi(j)

Sekil 3.13. Agirlik matrisi

3.3.5. Eszamanh Cebirsel Rekonstriiksiyon Algoritmasi

Eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasini gerceklestirmek i¢in kuramsal
temellerde anlatilan Denklem 2.82 yazilim ortaminda gergeklestirilmistir. Bu denkleme
gore hata farki A fj(i) cebirsel rekonstriiksiyondaki gibi hesaplanmistir. Eszamanl
cebirsel rekonstriiksiyon tekniginin akis diyagrami Sekil 3.14’de gosterilmistir. Agirhik
matrisinin siitunlarinin toplami tanimlanarak hesaplanan hata faktoriine boliinmiis ve
elde edilen deger, agirlik matrisi elemanlar ile garpilarak toplanmistir. Bu ifade,
ortalamasi alinmis agirlik matrisi ile hata farkinin agirliklandirilmasi olarak tanimlanir.

Daha sonra elde edilen bu deger, agirlik matrisinin siitunlarinin toplami olarak bulunan
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degere boéliinerek normalize edilmistir. Deneysel olarak atanan iterasyon sayisi

yumusatma katsayina gore sonug olarak elde edilen goriintii matrisleri incelenmistir.

Yazilan 1z fonksiyonu ile sinogram,yazilan
weight fonksiyonu ile agirhik faktorii matrisi
tanimlanur.

Istenilen iterasyon sayisi ve alfa yumugatma
katsayis1 verilir. Agirlik matrisinin piksel say1sin
ifade eden siitun sayisi boyutkarinda gikis
goriintiisii ifadesi sifir matris olarak tanimlanir

v

Denklem 2.82 “deki iteratif formiilde ifade
edilen agirlik matrisinin stitunlarinin toplami
C, satirlarinin toplami R olarak tanumlanir..

q=w.figlemi ile tammlanan sifir degerli
gdriintiiniin sinogram1 hesaplanir

v
Hesaplanan q degeri ile 6lgiilen sinogram degeri
olarak tanimlanan p degerinin fark: almarak hata farki
bulunur.Bulunan fark R ile normalize edildikten sonra
w agirhik faktori ile agirliklandirilarak B ile ifade
edilir.

A

f=f+alfa.*B ./C iglemi ile yapilan
hesaplamada B degeri C ile normalize
edilerek yeni piksel degerileri hesaplanir.

i=Iterasyon
sayIsi

Cikig Goriintiisti piksel sayisinin
karekokii alinarak yeniden
sekillendirilir.

son

Sekil 3.14. SART akis diyagrami
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3.4. Rekonstriiksiyon Algoritmalari ile Elde Edilen Goriintiilerin Ger¢ek

Goriintiiler ile Kiyaslanmasi

Rekonstriiksiyon algoritmalari sonucu ele edilen goriintii ¢iktilarinin orijinal
goriintii ile kiyaslanmasi i¢in bazi 6lgme teknikleri literatiirde mevcuttur [46-50].

Bu calismada elde edilen goriintiilerdeki hata ve bozulma oranlarini belirlemek
icin, en ¢ok kullanilan 6l¢me tekniklerinden RMSE (Root Mean Square Error) ve PSNR
(Peak Signal-to-Noise Ratio) tercih edilmistir.

MSE (Mean Square Error), hatalarin karelerinin toplaminin ortalamasi olarak
tanimlanir. Goriintii dijital ortamda bir matris olduguna gore bu matrise ait elemanlarin
her biri goriintii pikseli olarak ifade edilir. Orijinal goriintii ile rekonstriiksiyon islemleri
sonucu elde edilen goriintii matrisi arasindaki fark piksel piksel alindiktan sonra,
kareleri alinip toplanirsa ve elde edilen bu deger piksel sayisina boliiniir ise bu
gorilintiiye ait MSE hata degeri bulunmus olur. MSE hata degeri asagidaki denklem ile
ifade edilir [48,51];

Il (m,n)_lz (m'n)]z
MxN

MSE = Yy (3.23)

Denklem 3.23’de ifade edilen I;(m,n), orijinal goriintiiyt, I,(m,n), rekonstriiksiyon
sonucu elde edilen goriintiiyli, M, goriintii matrisinin satir sayisini ve N, goriinti
matrisinin siitun sayisini ifade eder. M*N ifadesi ise goriintli matrisindeki piksel sayisini
ifade eder.

RMSE hata orani ise MSE hata oraninin karekokii olarak asagidaki gibi ifade

edilmistir.

[I;(m,n)—I,(m,n)]?
M*N

RMSE = \/ Y (3.24)

MSE ve RMSE hata dlgme yOntemlerinin yaninda, hatanin biiyiikliigiiniin orijinal
gorilintiideki piksel degerinin en biiyiigli (peak-tepe) ile olan iliskisini ifade eden PSNR
hata degerlendirme teknigi de literatiirde kullanilmistir [46-51]. PSNR degeri asagidaki
denklem kullanilarak hesaplanabilir.
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PSNR = 10l0g;o () (3.25)

Burada R degeri orijinal goriintiideki en biiylik piksel degerini ifade eder. Eger
karsilagtirilan goriintiiler birebir esit ise MSE degeri sifir, PSNR degeri sonsuz
cikacaktir. Bu durum g6z oniine alindiginda yiiksek PSNR degerine karsilik kiigiik MSE
ve RMSE degerlerinin elde edilmesi, rekonstriiksiyon islemleri sonucu elde edilen

goriintliniin ¢ok fazla bozulmadigini gostermektedir.

3.5. Matlab Volume Visualization Fonksiyonlarinin Kullanilmasi ile 3 Boyutlu

Goriintiilerin Elde Edilmesi

34 kesitten meydana gelen 128x128 boyutlarindaki beyin tomografi
goriintiilerinden elde edilen 34 adet sinograma rekonstriiksiyon algoritmasi uygulanmasi
sonucu 34’er tane gorintii c¢iktist elde edilmistir. Daha sonra Matlab Volume
Visualization yardimiyla bu goriintii kesitleri kullanilarak 3 boyutlu hacimsellik
kazanmis nesne goriintiisii elde edilmistir. Oncelikle “counturslice.m” fonksiyonu
kullanilarak, (x,y,z) koordinat sisteminde, rekonstriiksiyon sonucu elde edilen 34 tane
tomografi kesit goriintiisii (x,y) diizlemine paralel olacak sekilde z koordinat1 boyunca
esit araliklar ile st liste kontur seklinde olusturulur. “smooth3.m” fonksiyonu
kullanilarak 34 kesitten olusan tomografik veriler gaussian filtre ile filtrelenerek
yumusatilir. Daha sonra “isosurface.m” fonksiyonuyla, 34 kesitten olusan volumetrik
veri i¢ginden es yiizeyler ¢ikarilarak, iist liste olan bu ylizeyler her bir yiizeydeki kontur
hatlarin1 belirleyen c¢izgilerdeki noktalar ile birbirine baglanir. ‘isocaps.m’ komutu ile
elde elden ifadelere interpolasyon uygulanir ve renk, doku aydmlik gibi ylizey

parametreleri eklenerek hacimsel bir goriintii kazandirilir.
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4. ARASTIRMA BULGULARI

Bu boliimde materyal ve yontemlerde anlatilan algoritmalar, Matlab ortaminda
gergeklestirildikten sonra elde edilen sonuglar gorsel olarak sunulmus ve her yontemin
sonunda elde edilen veriler dogruluk ve zaman kriterleri bakimindan kiyaslanip
yorumlanmustir. Ik asamada 8x8, 16x16, 32x32, 64x64 ve 128x128 boyutlara sahip
sentetik head phantom goriintiisii ve tomografi goriintiisii kullanilarak Boliim 3.4.1°de
anlatildigr gibi Radon doniisiimii fonksiyonu (iz.m) yazilmis ve bu fonksiyon
kullanilarak sinogramlar elde edilmistir.

Ikinci asamada ise Bolim 3.4.2°de anlatilan filtrelenmis geri izdiisim
algoritmasi ‘iz.m’ fonksiyonu ile elde edilen sinogram verisi kullanilarak uygulanmistir.
Farkli filtreler kullanilarak degisik boyutlarda goriintiiler elde edilmistir. Daha sonra
elde edilen sonuclar kiyaslanmaistir.

Ucgiincii asamada Matlab fonksiyonu olan ‘radon.m’ fonksiyonu ile elde edilen
sinogram verisi kullanilarak filtrelenmis geri izdiistim algoritmasi uygulanmistir. Farkli
filtreler ile bu algoritma uygulamasi gerceklestirilmistir. Elde edilen sonuglar
karsilastirilmistir.

Dordiincii asamada, B6liim 3.4.3’de anlatildigi gibi yelpaze hiizme geri izdiisiim
algoritmasi i¢in yeni sinogram tasarlanmistir. Daha sonra farkli filtreler kullanilarak
rekonstriiksiyon islemi uygulanmistir. Elde edilen sonuglar karsilastirilmistir.

Besinci asamada, Bolim 3.4.4°’de ve Bolim 3.4.5°de anlatilan cebirsel ve es
zamanli cebirsel rekonstriiksiyon algoritmalari, farkli iterasyon sayilar1 ve farkh
yumusatma katsayilar1 kullanilarak, cesitli goriintiiler iizerinde test edilmis ve elde
edilen sonuglar kiyaslanmistir.

Altinc1 asamada ise sOzii gecen algoritmalar 128x128 boyutlarina sahip 34
kesitten olusan beyin tomografi goriintiilerinin her bir kesitine uygulanmistir. Daha
sonra elde edilen goriintiller, Matlab Volume Visualization fonksiyonlarinin
kullanilmast ile volumetrik goriintiiye dontstiiriilmiistiir. Elde edilen 3 boyutlu

goriintiiler birbirleri ile kiyaslanarak yorumlanmistir.

4.1. Radon Doniisiimii ile Sinogram Elde Edilmesi

Bu calisma yapilirken elimizde sinogram verileri olmadigi i¢in, sentetik ve

tomografik goriintiilerin Radon doniistimii alinarak (birer derece araliklarla artan bir €
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agist ile (1<6<180°)) 8x8, 16x16, 32x32, 64x64 ve 128x128 boyutlarinda sinogram
verileri elde edilmistir. Burada farkli boyutlarda head phantom goriintiisii (Sekil 4.1) ve
beyin tomografi kesit goriintiilerinden 5. kesit goriintiisii (Sekil 4.2) kullanilmistir. 5.
kesit goriintiisii, diger kesit goriintiilerine gére daha detayli oldugu i¢in tercih edilmistir.
Bu calismada farkli goriintiiler kullanilmasinin sebebi her bir goriintii i¢in farkli bir

sinogram goriintiisii elde edildigini gostermektir.

8x8 8x8
a) ! a) m

16x16 16x16
b) - b) m
32x32 32x32
C) n
d)
128x128 128x12
N
Sekil 4.1. Farkli boyutlarda sentetik goriintiiler Sekil 4.2. Farkli boyutlarda Head Phantom
ve sinogramlari goriintiileri ve sinogramlari
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Isleme tabi tutulan goriintiilerin ¢oziiniirliikleri arttik¢a islem siiresi de artmakta
fakat elde edilen sinogram goriintiileri daha da netlik kazanmaktadir. Gergek hayatta
yiiksek ¢oziiniirliiklii sinogram elde etmek icin gerekli siireyle orantili bir sekilde
hastanin radyasyona maruz kalmasi s6z konusudur. Sinogram olusturma islem siiresinin
azaltilmas1 hastanin radyasyona maruz kalacagi siireyi de azaltacaktir.

Daha kaliteli sinogram goriintiileri elde etmek icin ¢dziiniirliigiin yaninda esit
araliklarla alinan @ agist (/1 <6<I180°) da gorintii kalitesini etkileyen onemli bir
faktordiir. Ornegin Sekil 4.3a ve Sekil 4.3¢’de gosterildigi lizere facisi sirasiyla 30°°lik
ve 10”1ik araliklarla alindiginda iki farkli sinogram elde edilmistir. Bu sinogramlardan
elde edilen goriintiiler, arada kalan agilardaki veriler olmadigindan dolay1 Sekil 4.3b ve

4.3c’de gosterildigi iizere eksik ve kalitesi diisiik olmustur.

c) d)

Sekil 4.3. Farkli agilarda elde edilen sinogramlar ve bu sinogramlardan elde
edilen head phantom goriintiileri

Bu nedenle c¢alismada kullanilan sinogramlar i¢in & agis1 (1<6<I80°) esit
araliklarla birer derece secilmis olup goriintii rekonstriiksiyonunda veri kayb1 problemi

giderilmistir.
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4.2. Filtrelenmis Geri Izdiisiim Algoritmasi Kullanilarak Goriintii Elde Edilmesi

Radon doniisiimii (iz.m) ile elde edilen sinogram verilerinin kullanilmasiyla
filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi 6ncelikle 16x16, 64x64 ve128x128 boyutlarindaki
sentetik head phantom goriintiilerine ve daha sonra 16x16, 64x64 ve 128x128
boyutlarindaki 34 kesitten olusan beyin tomografisi goriintiilerinden 5. kesit
goriintiisline uygulanmistir.

Bu uygulamada Ram-Lak, Shepp-Logan, Cosine, Hamming ve Hann filtreleri
sirastyla kullanilarak elde edilen sonuglar i¢in RMSE ve PSNR degerleri hesaplanmustir.
Boylece gergek goriintiiler ile sinogramlardan elde edilen goriintiiler arasinda dogruluk
ve hata oranlar1 hesaplanarak algoritmalarin basarimlar1 karsilastirilmistir.

Farkli ¢oziintirliikte filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi sonucu elde edilen
head phantom goriintiileri Sekil 4.4’te, tomografi goriintiileri ise Sekil 4.5’te verilmistir.
Sekil 4.4 ve Sekil 4.5 incelendiginde goriintiiye filtre uygulanmadigr takdirde
goriintliniin merkezinde parlaklik ve bulaniklik olugmustur. Bunun sebebi her farkli 6
acisinda goriintiiniin merkezinde bulunan piksellerin her izdiigiimde 151n toplamina daha
¢ok maruz kalmasidir. Farkli filtre uygulamalari sonucu goriintiide bulunan giiriiltiiler
giderilmis ve goriintii kalitesi daha yiiksek olmustur.

Gorilintli ¢oziiniirliikkleri arttikga gorsel olarak daha belirgin goriintiiler elde
edildigi gorilmugtiir. Fakat farkli ¢0Oziiniirlik boyutuna sahip bu goriintiiler
kiyaslandiginda PSNR oraninin yiiksek olmasi yada RMSE hata oranlarinin diisiik
olmasmin ¢oziintirliikle direkt baglantili olmadig1 gézlemlenmistir. Bu durum piksel
degerleri arasindaki benzerlik ile ilintilidir. Goriintiide farkli degerlere sahip pikseller
arttikca algoritmalarda kullanilan interpolasyon islemlerinden kaynaklanan hatalarin
arttig1 diistintilmektedir.

Bu tarz problemlerin ¢éziimlenmesi i¢in yeni interpolasyon teknikleri ve farkl
filtre uygulamalar1 kullanilabilir [52-54]. Goriintii elde etme siiresi programda
kullanilan dongiilerden etkilenmekte ancak bu dongiiler optimize edildigi takdirde daha

kisa siirede goriintii elde eden programlar tasarlanabilir.
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16x16 64x64 128x128

b)

d)

Nz

(]
~—~

Sekil 4.4. iz fonksiyonu kullanilarak, filtrelenmis geri izdiisiim teknigi ile elde edilen head phantom
goriintiileri. Kullanilan Filtreler: a) Filtresiz, b) Ram-Lak, c¢) Shepp-Logan, d) Cosine, ¢)
Hamming, f) Hann
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16x16 64x64 128x128

Sekil 4.5. iz fonksiyonu kullanilarak, filtrelenmis geri izdiisiim teknigi ile elde edilen tomografi
goriintiileri. Kullanilan Filtreler: a) Filtresiz, b) Ram-Lak, c¢) Shepp-Logan, d) Cosine, ¢)
Hamming, f) Hann
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Bu goriintiilere ait RMSE, PSNR degerleri siire ile birlikte Tablo 4.1°de gosterilmistir

Tablo 4.1. ‘iz.m’ fonksiyonu ile filtrelenmis geri izdlisiim algoritmas: filtre uygulamasi

Sentetik Goriintii Gercek Tomografik goriintii

FILTRE RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn) RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn)
Filtresiz 4.5808 -13.2188 0.1230 3.16x10° | -21.2642 0.0795
Ram-Lak 0.2422 12.3147 0.0798 113.68 7.6267 0.0759
_ é Shepp-Logan] 0.2269 12.8829 0.0772 110.6577 | 17.8611 0.0763
&[S |Cosine 0.2027 13.8612 0.0767 105.333 8.2894 0.0754
«g Hamming 0.1911 14.3745 0.0795 100.5578 | 8.6925 0.0766
& Hann 0.1878 14.5249 0.0810 99.6022 8.7754 0.0782
TE“ Filtresiz 24.8869 | -27.9194 0.7556 [[11.3826x10%| -33.6364 0.7640
=3 Ram-Lak 0.2955 10.5877 0.7703 116.4268 | 7.8562 0.7506
i§ § Shepp-Logan] 0.2845 10.9170 0.7133 114.415 8.0076 0.7070
g I [Cosine 0.2670 11.4703 0.7209 110.9949 | 8.2712 0.6988
& Hamming 0.2545 11.8878 0.7224 108.1211 | 8.4991 0.7008
g Hann 0.2519 11.9762 0.7222 107.5508 | 8.5450 0.7019
s Filtresiz 50.189 -34.0123 25432 |}11.3826x10%] -33.6364 0.7640
O |0 JRam-Lak 0.2470 12.1458 2.5927 116.4268 | 7.8562 0.7506
E E Shepp-Logan] 0.2394 12.4177 2.5745 114.415 8.0076 0.7070
* [Cosine 0.2272 12.8705 2.5438 110.9949 | 8.2712 0.6988
— |Hammig 0.2185 13.2126 2.5726 108.1211 | 8.4991 0.7008
Hann 0.2168 13.2806 2.5425 107.5508 | 8.5450 0.7019

Tablo 4.1 incelendiginde hem sentetik goriintii icin hem de tomografik goriintii
icin en yiksek PSNR degerlerinin Hann filtre uygulamasi sonucu hesaplandigi
gozlemlenmektedir. Gorilintli ¢Oziiniirliglinliin artmas1 ile beraber islem siiresi de
artmistir. Tablo 4.1°de tomografik goriintiilerdeki PSNR degerlerinin, sentetik head
phantom goriintiisiindeki degerlere kiyasla diisiik oldugu goriilmektedir. Head phantom
gorlintiisiiniin - grilik renk seviyesi 0-1 araliginda degisirken ger¢ek tomografik
gorilintlislinlin  grilik renk seviyesi 0-255 araliginda degismektedir. Dolayisiyla
tomografik goriintiide piksel cesitliliginin fazla olmasinin interpolasyon hatalarini

arttirdig1 ve boylece PSNR degerini etkiledigi diisiiniilmektedir.

4.3. Radon.m fonksiyonu ile Filtrelenmis Geri izdiisiim Algoritmasi Kullanilarak

Goriintii Elde Edilmesi

Bu c¢alismada kullanilan ‘izzm’ fonksiyonundan bagka Matlab Image
Processing’de bulunan ‘radon.m’ fonksiyonu kullanilarak  ta sinogramlar elde
edilmistir. Bu sinogramlar filtrelenmis geri izdlisiim algoritmasinda kullanilarak 16x16,
64x64 ve 128x128 boyutlarinda head phantom (Sekil 4.6) ve tomografik goriintiiler
(Sekil 4.7) yeniden elde edilmistir.
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16x16 64x64 128x12

Sekil 4.6. Radon fonksiyonu kullanilarak, filtrelenmis geri izdiisiim teknigi ile elde edilen head
phantom goriintiileri. Kullanilan Filtreler: a) Filtresiz, b) Ram-Lak, c¢) Shepp-Logan, d)
Cosine, ¢) Hamming, f) Hann
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64x64 128x128

sie

b)

d)

Sekil 4.7. Radon fonksiyonu kullanilarak, filtrelenmis geri izdiisiim teknigi ile elde edilen tomografi
goriintiileri. Kullanilan Filtreler: a) Filtresiz, b) Ram-Lak, c¢) Shepp-Logan, d) Cosine, e)
Hamming, f) Hann
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Tablo 4.2. ‘iz.m’ fonksiyonu ile filtrelenmis geri izdiisiim algoritmas1 filtre uygulamasi

Sentetik Goriintii Gercek Tomografik goriintii

FILTRE RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn) RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn)

Filtresiz 4.6150 -13.2833 | 0.09142 [[3.1684x10° -21.2760 | 0.09211
2 Ram-Lak 0.1131 18.9309 | 0.09183 69.2672 | 11.9302 0.0757
g i: Shepp-Logan] 0.1143 18.8354 | 0.09598 68.1225 | 12.0750 0.0794
.§D S JCosine 0.1238 18.1437 0.0930 66.8481 12.2390 0.0924
= Hamming 0.1261 17.9843 0.1067 65.3509 | 12.4357 0.0933
:g Hann 0.1289 17.7926 0.0917 64.0127 | 12.6155 0.4187
1? Filtresiz 249134 | -27.9286 1.1000 [fl1.3827x10°| -33.6371 1.0804
N Ram-Lak 0.1747 15.1547 1.1038 91.2952 9.9683 1.0808
gf)n § Shepp-Logan] 0.1746 15.1591 1.3676 90.7238 | 10.0229 0.9567
o S [Cosine 0.1792 14.9333 1.2542 90.1041 10.0824 1.0970
g Hamming 0.1800 14.8923 1.1513 89.3089 | 10.1594 0.9554
k3 Hann 0.1819 14.8031 1.0407 89.3107 10.1592 | 1.08559
= Filtresiz 50.1882 | -34.0120 2.9252 [[2.8048x10°| -40.1547 | 2.9075
L‘; o JRam-Lak 0.1904 14.4053 2.9498 97.5803 9.0162 2.9283
i E Shepp-Logan| 0.1884 14.4989 2.9272 97.1066 9.0585 2.9851
-§ % Cosine 0.1870 14.5626 2.9589 96.5599 9.1075 2.8958
~ | ~ |Hammig 0.1849 14.6608 2.9387 95.9458 9.1629 2.9213

Hann 0.1853 14.6425 2.9424 95.9380 9.1636 3.0101

Tablo 4.2 incelendiginde hem sentetik goriintii icin hem de tomografik goriintii
icin PSNR degerlerinin Tablo 4.1°de elde edilen degerlere gore daha yiiksek oldugu
goriilmektedir. ‘radon.m’ fonksiyonu ile yazilan sinogramin, ‘iz.m’ fonksiyonu ile
yazilan sinograma kiyasla ~daha gercege yakin  goriintiler olusturdugu
gozlemlenmektedir.

16x16 ve 128x128 tomografik goriintiiler i¢in Hann filtrede, 64x64 tomografi
goriintii i¢in Hamming filtrede en yliksek PSNR degerleri 6lgiiliirken, 16x16 head
phantom i¢in Ram-Lak, 64x64 head phantom i¢in Shepp-Logan ve 128x128 head
phantom i¢cin Hamming filtrede en yiiksek PSNR degerleri Olciilmiistiir. Goriintii
cozlinlirliigi ile beraber gorilintiide bulunan yiiksek frekansli giiriiltiilerin de genliginin
degistigi, bununla beraber farkli ¢oziiniirliiklerde farkl filtrelerin daha kaliteli sonuglar
verdigi gozlenmektedir.

Bu c¢alismadaki diger uygulamalarda da oldugu gibi ¢oziiniirlik arttik¢a islem
stiresi artmugtir. Farkli bir fonksiyon ile elde edilen sinogram kullanilarak filtrelenmis
geri izdiisiim algoritmas1 uygulama sonuglar1 kiyaslanmistir. Buna gore sinogram elde

etmek i¢in yazilan programin iyilestirilmesi gerekmektedir.
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4.4. Yelpaze Hiizme Algoritmasi1 Kullanilarak Goriintii Elde Edilmesi

Yelpaze hiizme algoritmas: 16x16, 64x64 ve 128x128 boyutlarindaki sentetik
head phantom goriintiileri iizerinde ve 34 kesitten olusan beyin tomografi
goriintiilerinden 5. kesit gorlintiisiine uygulanmistir.

Oncelikle Matlab Image Toolbox’da mevcut olan fanbeam hazir fonksiyonu
kullanilarak elde edilen sinogram (Sekil 4.8a) bu calismada kullanilan sinogram

formatina sekil 4.8b’de gosterildigi gibi doniistiirilmistiir.

Sekil 4.8. a) fanbeam fonksiyonu ile elde edilen sinogram, b) yelpazehiizme fonksiyonu elde edilen
sinogram

Elde edilen yeni sinograma filtrelenmis geri iz diisiim algoritmas1 uygulanarak
rekonstriiksiyon iglemi yapilmistir. Bu uygulamada, Ram-Lak, Shepp-Logan, Cosine,
Hamming ve Hann filtreleri sirasiyla kullanilarak elde edilen sonuglar icin RMSE ve
PSNR degerleri hesaplanmistir. Boylece gergek goriintiiler ile sinogramlardan elde
edilen goriintiiler arasinda olusan hata hesaplanarak kiyaslama yapilmstir.

Tek kaynaktan ¢ikan isinlarin detektor lizerine diigiirdiigii izdiisiim verilerinde
paralel hiizmeye kiyasla hata orani fazladir. Bunun sebebi ise i1smlarin pikseller
tizerinden gecerken diizglin bir kdsegen gibi bir dogru olusturmayisindan
kaynaklanmaktadir. Yelpaze hiizme algoritmasi1 sonucu elde edilen head phantom
goriintiileri Sekil 4.9°da ve tomografi goriintiileri Sekil 4.10°da gosterilmistir.

Sekiller incelendiginde goriintiilerde  hatalar ~ gézlemlenmektedir. Bu
algoritmanin olusumunda iki interpolasyon islemi arka arkaya kullanildigi i¢in de
hatalar oldugu diisliniilmektedir. Eger sinogram doniisiimii yapilmayip direkt yelpaze
hiizme algoritmasi uygulanirsa muhtemelen daha kaliteli goriintiiler elde edilecegi

distiniilmektedir.
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16X16 64x64 128x128
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Sekil 4.9. Yelpaze hiizme geri izdiigiim teknigi ile elde edilen head phantom goriintiileri. Kullanilan
Filtreler: a) Filtresiz, b) Ram-Lak, c¢) Shepp-Logan, d) Cosine, ¢) Hamming, f) Hann
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Sekil 4.10. Yelpaze hiizme geri izdiisim teknigi ile elde edilen tomografi goriintiileri. Kullanilan
Filtreler: a) Filtresiz, b) Ram-Lak, ¢) Shepp-Logan, d) Cosine, ¢) Hamming, f) Hann
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Tablo 4.3.Yelpaze hiizme algoritmasi ile filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi filtre uygulamasi

Sentetik Goriintii Gergcek Tomografik goriintii

FiLTRE RMSE |[PSNR(dB)| Siire(sn) RMSE [PSNR(dB)| Siire(sn)
Filtresiz 4.5718 -13.2017 0.2441 |[13.1281x10° -21.1649 0.4087
Ram-Lak 0.1150 18.7858 0.2556 66.6217 | 12.2685 0.4185

z é Shepp-Logan] 0.1171 18.6283 0.2558 65.8401 12.3710 0.4232
£ 2 |Cosine 0.1254 18.0344 0.2552 65.0231 12.4794 0.4240
b5 Hamming 0.1275 17.8884 0.2585 63.9809 | 12.6198 0.4199
%f) Hann 0.1297 17.7411 0.2636 64.0127 | 12.6155 0.4185
:g Filtresiz 24.4951 | -27.7816 1.0536 1.359x10* | -33.4870 1.2014
§ - Ram-Lak 0.1876 14.5358 0.9578 88.4371 10.2446 1.2255
E > Shepp-Logan] 0.1865 14.5883 0.9452 87.7869 | 10.3087 1.2352
5| I |Cosine 0.1857 14.6215 0.9675 86.9471 10.3922 1.2108
f Hamming 0.1858 14.6173 0.9810 86.3301 10.4540 1.2139
g Hann 0.1861 14.6042 0.9767 86.2546 | 10.4617 1.7744
z Filtresiz 48.5582 | -33.7252 3.0995 [[2.7126x10%] -39.8644 3.4403
§ o |Ram-Lak 0.1978 14.0755 3.1050 98.7616 8.9112 3.4015
% E Shepp-Logan] 0.1952 14.1893 3.2189 97.6464 9.0103 3.6039
> | R |Cosine 0.1922 14.3256 3.3433 96.2588 9.1346 3.5550
~ |Hammig 0.1905 14.4000 3.3248 95.5512 9.1987 3.7104
Hann 0.1904 14.4061 3.3850 95.4336 9.2094 3.6536

Tablo 4.3 incelendiginde 16x16 tomografi goriintii i¢in Hamming filtrede, 64x64
ve 128x128 tomografik goriintiiler icin Hann filtrede en yiiksek PSNR degerleri
Olctiliirken, 16x16 head phantom i¢in Ram-Lak, 64x64 head phantom i¢in Cosine ve
128x128 head phantom i¢in Hann filtrede en yiliksek PSNR degerleri 6l¢iilmiistiir.

Tablo 4.3 ve Tablo 4.1 kiyaslandiginda ‘iz.m’ fonksiyonu kullanilan filtrelenmis
geri izdiislim algoritmasinda PSNR degerlerinin olduk¢a diisiik oldugu goriilmektedir.
Normal sartlarda filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasit PSNR degerlerinin yelpaze
hiizme rekonstriiksiyon uygulamalarina oranla daha yiiksek olmasi gerektigi
distiniilmektedir.

Ortaya ¢ikan bu farkliligin Radon doniisiimii algoritmasindan kaynaklandigi
diisiiniildiigli i¢in, Matlab fonksiyonu kullanilarak yeni sinogram elde edilmis, nitekim
bu sinogramla uygulanan filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi sonucu PSNR degerleri

Tablo 4.2°de gosterildigi lizere yiiksek ¢ikmuigstir.
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4.5. Cebirsel Rekonstriiksiyon Teknigi Kullanilarak Goriintii Elde Edilmesi

Cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi 16x16, 64x64 ve 128x128 boyutlarindaki
sentetik head phantom goriintiileri ve 34 kesitten olusan beyin tomografisi
goriintiilerinden 5. kesit goriintiisiine uygulanmistir.

Oncelikle bu goriintiilere ait sinogram matrisleri ‘radon.m’ fonksiyonu
kullanilarak elde edilmistir. Daha sonraki asamada bu goriintiilere ait agirlik faktorii
matrisi hesaplanmistir. En son agsamada farkli iterasyon sayilar atanarak her bir goriintii
icin RMSE ve PSNR degerleri Olciilerek tablolar olusturulmustur ve her bir goriintii
iterasyon sayilarina gore kiyaslanmustir.

Cebirsel rekonstriiksiyon islemleri 128x128 boyutlarindaki goriintiiniin iteratif
islemleri hesaplanirken & agis1 1°°den 180”’ye 5° aciyla esit bir sekilde arttirilarak
uygulama yapilmistir. 1° agiyla iglem gerceklestirmeye calisildiginda olugan matris
boyutlar1 c¢alismada kullanilan mevcut yazilimda tagmaya sebep oldugu icin hata
vermistir. Bu sorun yazilan programda kullanilan Matlab fonksiyonu olan ‘repmat.m’
fonksiyonunun oOzelliklerinden kaynaklanmaktadir. Daha farkli algoritmalarla bu
problem ¢oziilebilir.

Iterasyon isleminde kullanilan yumusatma katsayis1 « degeri deneme yanilma yolu
ile hesaplanarak en uygun degerler secilmistir [58,59]. 16x16 ve 64x64 boyutlarindaki
goriintiilerin rekonstriiksiyonunda a =0.006, 128x128 boyutlarindaki goriintiilerin
rekonstriiksiyonunda ise a =0.025 olarak sec¢ilmistir. Buradaki 6nemli hususlardan biri
de yumusatma katsayini belirlemede optimizasyon programlarini kullanip en iyi degerin
belirlenmesi saglanabilir.

Tablo 4.4. Farkli iterasyon sayilarinda cebirsel rekonstriiksiyon teknigi uygulamasi

Sentetik Goriintii Gercek Tomografik goriintii

iterasyon RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn) RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn)

| e 12 0.1215 18.3075 2.3340 40.8546 | 16.5159 1.1247

E - 25 0.1194 18.4610 2.5101 41.6519 16.3481 2.1672

W [ 2 50 0.1200 18.4155 4.7743 42.6780 16.1367 4.2960

g 100 0.1232 18.1880 9.6038 43.7096 15.9292 8.8063
E - 12 0.1423 16.9364 62.0028 37.0404 17.8038 52.4253
Z0e 25 0.1336 17.4853 | 123.9439 ||| 32.8548 18.8453 | 109.0552
213 50 0.1312 17.6431 | 259.2670 ||| 31.6998 | 19.1562 | 226.7548
% 100 0.1332 17.5095 | 432.8033 |l 32.2005 19.0201 | 458.8775
% o0 12 0.1318 17.6032 79.8085 41.9892 16.3407 88.0433
4 % 25 0.1165 18.6698 | 162.6563 ||| 36.1918 17.6313 | 175.7951
é X 50 0.1100 19.1693 | 323.7346 ||| 34.3392 | 18.0876 | 350.1470
- 100 0.1103 19.1521 | 734.0017 ||| 34.8772 17.9526 | 695.8662
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Tablo 4.4’e gore, sentetik head phantom goriintlisii i¢in 16x16 boyutlarinda en iyi
PSNR degeri 25 iterasyonda, 64x64 boyutlarinda en 1iyi PSNR degeri 50 iterasyonda ve
128x128 boyutlarinda en iyi PSNR degeri 50 iterasyonda elde edilmistir. Tomografik
goriintli i¢in 16x16 boyutlarinda en iyi PSNR degeri 12 iterasyonda, 64x64 boyutlarinda
en iyi PSNR degeri 50 iterasyonda ve 128x128 boyutlarinda en iyi PSNR degeri 50
iterasyonda elde edilmistir.

Iterasyon sayisi arttikga goriintiideki kalite her zaman artmamaktadir. Gériintii piksel
degerleri iterasyon sayis1 ve yumusatma katsayisina bagimli olarak optimum degerlerde
en iyi sonucu vermistir. Sekil 4.11°de farkli boyutlarda elde edilen head phantom

goriintiileri ve Sekil 4.12°de ise elde edilen tomografik goriintiiler gésterilmistir.

16X16 64x64 128x128

Sekil 4.11. Cebirsel rekonstriiksiyon teknigi ile elde edilen head phantom gériintiileri. iterasyon sayilari:
a) 12, b) 25, ¢) 50, d)100
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128x 128

Sekil 4.12. Cebirsel rekonstriiksiyon teknigi ile elde edilen tomografi gériintiileri. iterasyon sayilari: a)12,
b) 25, ¢) 50, d)100
Tablo 4.4 incelendigi zaman goriintii boyutlar1, agirlik matrisi ve iterasyon dongiisiinii
etkiledigi i¢in goriintii boyutlarinin artmasi ile islem siiresi oldukca artmistir.
Direkt yontemlerdeki geometrik islemlerden kaynaklanan hatalar (goriintii
merkezinde bulaniklik, parlaklik) cebirsel yontemlerde goriilmemektir. Aksine goriintii
kalitesinin, filtrelenmis geri iz diisiim ve yelpaze hiizme algoritmalarina oranla daha iyi

oldugu gozlemlenmistir.
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4.6. Eszamanh Cebirsel Rekonstriiksiyon Teknigi Kullamlarak Goriintii Elde

Edilmesi

Eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon algoritmast 16x16, 64x64 ve 128x128
boyutlarindaki sentetik head phantom gorintiilerine ve 34 kesitten olusan beyin
tomografisi goriintiilerinden 5. kesit goriintiisiine uygulanmistir.

Cebirsel rekonstriiksiyon yonteminde uygulandigi gibi eszamanli cebirsel
rekonstriiksiyon algoritmasinda da sinogram ve agirlik matrisi hesaplandiktan sonra
farkli iterasyon sayilarinda program calistirilmis ve elde edilen goriintiiler icin RMSE,
PSNR degerleri olgiilerek kiyaslamalar yapilmustir.

Cebirsel rekonstriiksiyon tekniginde her izdiisiimden sonra hata faktorii icin
diizeltme yapilirken, eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon tekniginde  biitiin
izdiisiimlerden sonra diizeltme yapilmaktadir. Cebirsel rekonstriiksiyon tekniginde bu
islemi saglamak i¢in ‘repmat.m’ fonksiyonu kullanilmistir. Goriintiiniin boyutlarinin
biiylik olmasindan dolay1 da kisisel bilgisayarimizda bu fonksiyona ayrilmis bellek
yetersiz gelmistir. Bunun igin & agist 1°°den 180”ye 5° arttirilarak hesaplama
yapilmustir. Cebirsel rekonstriiksiyon iglemlerinden farkli olarak eszamanli cebirsel
rekonstriiksiyon islemlerinde 128x128 boyutlarindaki goriintiiniin iteratif islemleri
hesaplanirken & agis1 1°°den 180°ye 1° agiyla esit bir sekilde arttirilarak uygulama
yapilabilmistir.. Islemler eszamanli yapildig: i¢in matris formatinda yazilan program

icin bilgisayarimizin bellegi yeterli gelmistir.

Tablo 4.5. Farkl1 iterasyon sayilarinda eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon teknigi

uygulamasi

Sentetik Goriintii Gerc¢ek Tomografik goriintii
iterasyon RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn) RMSE |PSNR(dB)| Siire(sn)

12 0.1245 18.0976 0.1398 40.0344 16.6921 0.1612

E 25 0.1204 18.3870 0.1470 38.8668 | 16.9492 0.1707

S 50 0.1193 18.4698 0.2301 39.5802 16.7912 0.2612
“é % 100 0.1204 18.3874 0.3604 40.5570 16.5795 0.3613
% e 12 0.1510 16.4190 1.7542 41.8989 16.7332 2.1357
L_) ,g § 25 0.1388 17.1536 2.3296 | 35.3015 18.2214 2.6758
T% 2 3 50 0.1323 17.5696 3.8471 | 32.2259 19.0132 3.9921
% § 100 0.1314 17.6272 6.7484 31.6488 | 19.1701 7.1494
L?j'é o0 12 0.1396 17.1036 6.9868 45.4870 15.6457 7.6350
i E 25 0.1207 18.3655 9.5316 37.3933 17.3476 | 11.8932

x 50 0.1070 19.4110 14.2600 32.3550 18.6046 16.5639
- 100 0.1003 19.9782 24.9903 30.2293 | 19.1949 | 28.7624
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Tablo 4.5’e gore, sentetik head phantom goriintlisii i¢in 16x16 boyutlarinda en 1yi
PSNR degeri 50 iterasyonda, 64x64 boyutlarinda en iyi PSNR degeri 100 iterasyonda
ve 128x128 boyutlarinda en iyi PSNR degeri 100 iterasyonda elde edilmistir.
Tomografik goriintii icin 16x16 boyutlarinda en iyi PSNR degeri 25 iterasyonda, 64x64
boyutlarinda en iyi PSNR degeri 100 iterasyonda ve 128x128 boyutlarinda en iyi PSNR
degeri 100 iterasyonda elde edilmistir. Bu degerler yumusatma katsayis1 a =/ iken elde
edilmistir. Sekil 4.13’de yeniden elde edilen head phantom goriintiileri ve Sekil 4.14°de

ise yeniden elde edilen tomografik goriintiiler gosterilmistir.

16X16 64x64 128x128

Sekil 4.13. Eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon teknigi ile elde edilen head phantom goriintileri.
Iterasyon sayilari: a)12, b) 25, c) 50, d)100
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16X16 64x64 128x 128K

Sekil 4.14. Eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon teknigi ile elde edilen tomografi gériintiileri. Iterasyon
sayilart: a)12, b) 25, ¢) 50, d)100
4.7. Rekonstriiksiyon Algoritmalar1 Sonucu Elde edilen Goriintiilerin Piksel

Pozisyonu ile Kiyaslanmasi

Rekonstriiksiyon algoritmalar1 sonucu elde edilen goriintiiler, RMSE ve PSNR
degerlerinin yaninda birde piksel grilik renk degerleri arasindaki farklar ile orijinal
goriintiileri ile kiyaslanmistir [63]. Kiyaslama yaparken goriintli matrisindeki orta
satirinda bulunan piksellerin gesitliliginin fazla oldugu diisiiniildiigii i¢in bu satirlarla

mukayese tercih edilmistir.
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Sekil 4.15’de 16x16 boyutlarindaki head phantom goriintiisiine ait
rekonstriiksiyon sonucu elde edilen goriintii matrisinin 8.satirina ait piksellerin degeri
cizdirilmigtir. Goriildiigii lizere cebirsel rekonstriiksiyon ve eszamanli cebirsel
rekonstriiksiyon sonuglart orijinal degerlere en yakin degerleri vermistir. Radon
fonksiyonu ile elde edilen filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi ve yelpaze hiizme
algoritmasi cebirsel yontemlere oranla daha hatali degerler vermistir. En hatali deger ise
“iz.m” fonksiyonu ile elde edilen filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi sonuglaridir.
Ayni1 sonuglar sekil 4.16°da verilen 64x64 boyutlarindaki head phantom ve sekil 4.17°de
verilen 128x128 boyutlarindaki head phantom goriintiileri i¢in de gecerlidir.

16x16 head phantom rekonstriiksiyon kargilagtirmasi

0.35—-

0.3

0.25—

02—

0.1—

piksel grilik renk seviyesi
o
>
T

0.05—

—— head phantom Filt. Geriizdiisim --EF- Yelpaze Hiizme --€J-+ ART --%=- SART Radon ile Filt.Geriizdisim

01! ! ! | | ! | | J
0 2 4 6 8 10 12 14 16

piksel pozisyonu (8.satir)

Sekil 4.15. 16x16 head phantom i¢in rekonstriiksiyon sonuglarinin piksel grilik renk seviyeleri

Sekil 4.16’da  gosterildigi gibi  64x64 boyutlarindaki head phantom
rekonstriiksiyonunda piksel bazinda karsilagtirma yapildiginda cebirsel rekonstriiksiyon
uygulama sonuglarinin orijinal goriintiiye daha ¢ok yakinsadigi, direkt yontemler ile
elde edilen sonuglarin cebirsel yontemler kadar olmasa da orijinal goriintiiye
yakinsadiklar1 gozlemlenmistir. Hesaplanan RMSE ve PSNR degerleri, elde edilen
piksel pozisyon sonuglarini dogrular niteliktedir. Bir satirda 64 piksel olup, grafikte bu
pikseller nokta nokta belirtilmistir. Bdylece piksel bazinda dogruluk 6l¢iimii yapma

olanagi s6z konusu olmugtur
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64x64 head phantom rekonstriiksiyon kargilagtirmasi
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piksel pozisyonu(32.satir)

Sekil 4.16. 64x64 head phantom i¢in rekonstriiksiyon sonuglarinin piksel grilik renk seviyeleri

128x128 head phantom rekonstriiksiyon karsilastirmasi

piksel grilik renk seviyesi

v

Radon ile Filt.Geriizdlgim

02 ! ! ! ! | | J
0 20 40 60 80 100 120 140

piksel pozisyonu(64.satir)

Sekil 4.17. 128x128 head phantom igin rekonstriiksiyon sonuglarmin piksel grilik renk seviyeleri
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Sekil 4.18’de 16x16 boyutlarinda, Sekil 4.19°da 64x64 boyutlarinda ve Sekil
4.20°de 128x128 boyutlarinda beyin tomografi kesiti goriintiisiine ait rekonstriiksiyon
sonuglart verilmistir. Tomografi goriintiisiine ait sekiller incelenip head phantom
goriintiisiine ait sekiller ile kiyaslandiginda head phantom piksel renk araliginin 0 ile 1
arasinda oldugu ve cesitliligin az oldugu, tomografi goriintiisiinde ise renk araliginin 0
ile 255 arasinda oldugu ve ¢esitliligin ¢ok oldugu goriilmektedir. Bu durum da gergek
goriintiiye olan yakinsamay1 ve RMSE, PSNR oranlarini etkiler.

16x16 tomografi rerkonstriiksiyon karsilagtirmasi
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Sekil 4.18. 16x16 tomografi i¢in rekonstriiksiyon sonuglarinin piksel grilik renk seviyeleri

64x64 tomografi rekonstriiksiyon karsilastirmasi
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Sekil 4.19. 64x64 tomografi icin rekonstriiksiyon sonuglarinin piksel grilik renk seviyeleri
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128x128 tomografi rekonstriiksiyon karsilagtirmasi

piksel grilik renk seviyesi

tomografi Filt.Geriizdugim ====-- Yelpaze Hizme ====-- ART =====: SART Radon ile Filt.Geriizdlisim
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piksel pozisyonu(64.satir)

Sekil 4.20. 128x128 tomografi i¢in rekonstriiksiyon sonuglariin piksel grilik renk seviyeleri

4.8. 2 Boyutlu 34 Beyin Tomografi Goriintiilerinden 3 Boyutlu Goriintii Olusumu

3 Boyutlu goriintii elde etmek i¢in daha 6nce 5. Beyin tomografi kesitine
uygulanan rekonstriiksiyon iglemleri 34 adet tomografi kesitine birden uygulanmis, elde
edilen goriintiiler Matlab Volume Visualization komutlart ile hacimsellik
kazandirilmistir. Sekil 4.21a’da orijinal beyin tomografi kesit goriintiileri verilmistir. Bu
orijinal goriintiiler kullanilarak her bir goriintiiye ait sinogram matrisleri elde edilmistir
(Sekil 4.21b). Elde edilen sinogram matrisleri kullanilarak filtrelenmis geri izdiisiim
algoritmas1 uygulamasi sonucu elde edilen goriintii ¢iktilar1 Sekil 4.21c¢’de, yelpaze
hiizme izdiisiim algoritmasi uygulamasi sonucu elde edilen goriintii ¢iktilar1 Sekil
4.22a’da, cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi uygulamasi sonucu elde edilen goriintii
ciktilar1 Sekil 4.22b’de, eszamanli cebirsel rekonstriikksiyon uygulamasi sonucu elde
edilen goriintii ¢iktilari ise Sekil 4.22¢’de gosterilmistir.

34 tomografik kesitine uygulanan rekonstriiksiyon algoritmalarinin sonunda elde
edilen goriintii ¢iktilar1 bir araya getirilerek Sekil 4.23’de gosterildigi gibi 3 boyutlu
goriintiiler elde edilmistir. Goriintiiler incelendiginde en iyi 3 boyutlu goriintiiniin es
zamanli cebirsel rekonstriiksiyon sonucu elde edildigi (Sekil 4.23d), ondan sonraki en
iyi modelin filtrelenmis geri izdlisim rekonstriikksiyon sonucu elde edildigi (Sekil
4.23a), yelpaze hiizme (Sekil 4.23b) ve cebirsel rekonstriiksiyon (Sekil 4.23¢) sonucu

elde edilen 3 boyutlu goriintiilerin olduk¢a bozuk oldugu goriilmektedir.
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34 adet orjinal beyin tomografi kesiti

a)

lar

1t1 sinogram

b) 34 adet beyin tomografi kes

c) filtrelenmis geriizdiisim algoritmasi ile elde

edilen 34 adet beyin tomografi kesiti
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Sekil 4.21. 34 adet beyin tomografi kesitine ait gorlintiiler: a) orijinal goriintiiler, b) sinogram goriintiileri,
c)filtrelenmis geri izdiistim goriintiileri
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Layer 1

Layer 8

Layer 15

Layer 22

d) yelpaze hiizme algoritmasi ile elde edilen 34

adet beyin tomografi kesiti
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Sekil 4.22. 34 adet beyin tomografi kesitine ait goriintiiler: a)yelpaze hiizme goriintiileri, b) ART goriintiileri, f)

SART goriintiileri
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arjinal beyin modeli

filtrelenmis geri izddgmm yontemi kullanilarak elde edilen beyin modeli yelpaze hiizme geri izddgim yintemi kullanilarak elde edilen beyin model

b) c)

Cebirsel rekonstriksiyon yéntemi kullanilarak elde edilen beyin modeli Egzamanli Cebirsel rekonstritksiyon yantemi kullanilarak elde edilen beyin modeli

d) e)

Sekil 4.23. 3 boyutlu goriinti modelleri: a)orijinal model, b)filtrelenmis geri izdiisiim ile elde edilen model,
c)velpaze hiizme ile elde edilen model, d) ART ile elde edilen model, e) SART ile elde edilen model
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Kesit goriintiilerin rekonstriiksiyon sonucu elde edilen goriintiilerin kalitesi 3
boyutlu goriintii elde etme kalitesini etkilemektedir. Yelpaze hiizme (Sekil 4.23b)
rekonstrilkksiyon sonucu MSE ve PSNR degerleri, filtrelenmis geri izdlisim
rekonstriiksiyon sonuglarina yakin olsa da 3 boyutlu goriintii elde etme isleminde her
bir kesitin goriintlisiinde goriilen yelpazeye benzeyen giiriiltiiden dolayr konturlarin bir
birlerine baglanmasi konusunda ve interpolasyon isleminde daha hatali sonuglar verdigi
goriilmektedir. Her bir kesitin sol tarafinda ortaya ¢ikan yelpaze goriintiisiindeki
istenilmeyen giiriiltii 3 boyutlu nesnede de kendini gdstermis, modelin sol tarafinda
interpolasyon hesabinin hatali olmasina yol agmustir. Cebirsel rekonstriiksiyon (Sekil
4.23c) uygulamasi sonucu elde edilen 3 boyutlu goriintiideki bozukluk ise @ agisinin
12°den 180°’ye 5° agiyla artmasindan kaynaklandigi diistiniilmektedir. Eger bu problem
¢oziiliip, € agisinin 1”°den 180°’ye 1° agiyla arttirillma yoluna gidilirse eszamanli
cebirsel rekonstriiksiyon sonucu elde edilen 3 boyutlu goriintiiye yakin goriintii elde
edilebilecegi diistiniilmektedir. Sekil 4.23c’deki 3 boyutlu goriintii incelendiginde
modelin burun ve yiiz kisminda interpolasyon problemleri goriilmektedir. Bu durum
tomografi kesitlerindeki ayrintilarin atlandigi ve hassas bir rekonstriiksiyon islemi

yapilmadig1 anlamina gelir.
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5.TARTISMA VE SONUC

Bu calismada medikal goriintii elde etme tekniklerinin temellerini olusturan
direkt yontemlerden filtrelenmis geri izdiisiim algoritmas: ve fan hiizme algoritmasi,
iteratif yontemlerden ise cebirsel rekonstriiksiyon teknigi (ART) ve eszamanli cebirsel
rekonstriiksiyon teknigi (SART) incelenmistir. Bu rekonstriiksiyon tekniklerinin
yaninda tomografik veri elde etmek i¢in Radon doniisiimii teknigi incelenmistir.
Incelenen tekniklerin teorik alt yapilari olusturulduktan sonra Matlab ortaminda yazilan
algoritmalar hem sentetik hem de bilgisayarli tomografi ile elde edilen beyin kesit
goriintiilerine uygulanmustir.

Elde edilen goriintiiler MSE, RMSE ve PSNR degerleri dl¢iilerek kiyaslanmigtir
[46-51]. Bu kiyaslamanin yaninda bir de piksel pozisyonuna bagli olarak piksel grilik
renk seviyesi ile ilgili grafikler gosterilerek kiyaslama yapilmistir. Bu algoritmalar
ayrica 34 kesitten olusan 128x128 boyutlarindaki beyin kesit tomografi goriintiilerinden
elde edilen sinogramlarin her birine uygulanarak elde edilen goriintiller Matlab
ortaminda bulunan Volume Visualization algoritmalari ile 3-boyutlu goriintiilere
donistiiriilmiis ve elde edilen goriintiiler kiyaslanmustir.

Filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi ve yelpaze hiizme algoritmalar1 sonucu
elde edilen goriintiilerin PSNR degerleri kiyaslandiginda sinogram elde etmek igin
yazilan ‘iz.m’ fonksiyonunun performansmin diisiik oldugu goézlemlenmistir. Bu
durumdan dolay1 Matlab hazir fonksiyonu olan ‘radon.m’ fonksiyonun kullanilmasina
karar verilmistir. Bu fonksiyon ile elde edilen sinogramlar kullanilarak filtrelenmis geri
izdiisiim algoritmalar1 yeniden uygulanmis ve bu durumda elde edilen sonuglar daha
yiiksek kalitede olmustur. Boylece calismada kullanilmak {iizere yazilan sinogram
fonksiyonun performansinin iyi olmadigi, iyilestirilmesi gerektigi kanaatina varilmistir.

Filtrelenmis geri izdiisiim ve yelpaze hlizme geri izdiisiim algoritmalarinda Ram-
Lak, Shepp-Logan, Cosine, Hamming ve Hann geri izdiistim filtreleri kullanilarak elde
edilen sonuclar bu dogrultuda kiyaslanmistir [30-34,60]. Direkt yontemlerdeki en iyi
PSNR degerlerinin hesaplandig filtreler Tablo 5.1°de gosterilmistir.
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Tablo 5.1. Direkt yontemlerde eni iyi PSNR degerlerinin hesaplandigi
filtreler

Head Phantom Tomografik goriintii
16x16 64x64 128x128 16x16 64x64 | 128x128

Filtresiz
Ram-Lak
Shepp-

Logan

Cosine

Hamming
Hann v v v v v v
Filtresiz
Ram-Lak v
E Shepp- v
5|Logan
.N|Cosine
Hamming v v
Hann v v
Filtresiz
Ram-Lak v
Shepp-
Logan
Cosine v
Hamming v
Hann v v v

Filtrelenmis Geri
Izdiistim

Radon ile
Filtrelenmis Geri
izdiistim

Yelpaze Hiizme

Filtrelenmis geri izdlistim algoritmasi degerlendirilmesinde elde edilen sonuglar,
benzer caligmalar [48,57,60,61] ile kiyaslandiginda PSNR degerleri daha diisiik
cikmigtir. S.A. Qureshi et.al.’in c¢alismasiyla [49] kiyaslandiginda ise daha yiiksek
PSNR degerleri elde edilmistir. Yelpaze hiizme algoritmasi sonucu elde edilen sonuglar
da diger caligmalar [55,56] ile kiyaslandiginda biraz daha diisiik PSNR degerleri
Olciilmiistiir. Boyle farkli sonuglarin elde edilmesinin sebebi bu calismada yazilan
programlarin ve kullanilan goriintiilerin diger calismalarda kullanilanlardan farkl
olmasindan kaynaklandigi diistiniilmektedir. Nitekim, S.A. Qureshi et.al.’in
caligmasinda [49] elde edilen head phantom goriintiisii PSNR degeri bu ¢alismada elde
edilen degere oranla diisiikk ¢ikmistir. Yapilan calismada ve literatiirdeki diger
calismalarda [49,55,56,61] kullanilan tomografik verilerin farkli olusundan dolay1
sonuclarda da farklilik olmasina sebebiyet verdigi diistiniilmektedir. Bu ¢alisma sonucu
elde edilen goriintii ¢iktilarinin PSNR degerlerinin yiikseltilmesi i¢in Matlab ortaminda
yazilan programlarin daha performansl hale getirilmesi gerekmektedir. Programda
kullanilan interpolasyon islemlerinin iyilestirilmesi ile daha kaliteli sonuglar ortaya

cikacagi diistiniilmektedir.
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Goriintiiler olusturulurken kullanilan izdiisiim agis1 sayisi yetersiz oldugunda
rekonstriiksiyon sonucu elde edilen goriintiilerde yildiz artefakti oldugu goriilmiistiir
[22, 24, 30]. iz diisiim ag1s1 sayis1 arttirildik¢a daha fazla agida gériintiiye ait izdiisiim
elde edileceginden daha kaliteli goriintii elde edilmektedir [62]. Fakat uygulanan her
izdlistim iglemi hastanin maruz kalacagi radyasyon oranini arttirir. Dolayisiyla goriintii
kalitesi ve hastanin maruz kalacagi radyasyon dozu orani i¢in optimum izdiisiim agisi
secmekte yarar vardir. Simiilasyon ile yapilan calismada segilen izdiisiim agilar
maksimum diizeyde olmustur. 180”’ye kadar esit araliklarla 1° artan agilar olacak
sekilde secilmistir. Cebirsel rekonstriiksiyon uygulamasinda programdan kaynaklanan
yetersizlikten dolay1 128x128 boyutlarina sahip goriintiilerde izdiisiim agis1 minimum 5°
artan acilar olacak sekilde ayarlandigi i¢in iz diislim acis1 sayis1 yetersiz olmus, elde
edilen goriintlilerde hatalar meydana gelmistir.

Cebirsel rekonstriiksiyon ve eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon algoritmalarinda
agirhlk matrisi kullanilarak tahmin edilen sinogram goriintlisii ile asil sinogram
goriintlisli karsilastirilarak hata farki hesaplanmistir. Farkli iterasyon sayilarinda elde
edilen goriintiilerin PSNR, MSE ve RMSE degerleri 6lgiiliip kiyaslanmustir. iteratif
yontemlerde hesaplama i¢in miisaade edilen iterasyon sayisinin sonuglar iizerinde etkili
oldugu goriilmiistiir. Iteratif yontemlerdeki en iyi PSNR degerlerinin hesaplandig
iterasyon sayilar1 Tablo 5.2°de gosterilmistir.

Tablo 5.2. iteratif yontemlerde eni iyi PSNR degerlerinin hesaplandig
iterasyon sayilari

Head Phantom Tomografik goriintii
16x16 64x64 | 128x128 [ 16x16 64x64 | 128x128

12 v

» 25 v

< 50 v v v v
100
12 v

£ 25

e 50 v v v
100 v v

Yapilan ¢aligmalar sonunda iterasyon sayist az oldugunda sonugta elde edilen
goriintiide bulanikligin arttign ve kiiglik detaylarin kayboldugu gdzlemlenmistir.
Iterasyon sayis1 fazla oldugu durumda ise goriintiiniin keskinlestigi fakat giiriiltiiniin
arttigt gozlemlenmistir. Bu goézlemler neticesinde iteratif islemlerin dogrulugunun
artmasi i¢in uygun iterasyon sayilari ve uygun yumusatma katsayilarinin segilmesi

gerektigi anlasilmistir.
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Cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi sonucu elde edilen goriintiilerin PSNR degerleri
benzer ¢alismalar [22,49,61] ile kiyaslandiginda iterasyon sayisini optimize etmekle
cok daha iyi goriintiiler elde edildigi goriilmiistiir. Eszamanli cebirsel rekonstriiksiyon
algoritmast sonucu elde edilen gorintiilerin PSNR degerleri X.Wan et al.’un
calismasiyla [50] kiyaslandiginda elde edilen sonuglarin oldukg¢a iyi goriintiiler oldugu
goriilmiistiir.

Ayrica calismada elde edilen goriintiilerin piksel grilik renk seviyeleri dikkate
alindiginda iteratif yontemler, direkt yontemlere kiyasla gercek goriintiiye daha yakin
sonuglar verdigi goriilmiistiir. iteratif yontemler ile direkt yontemlere gore daha gercege
yakin goriintiiler elde edilse bile agirlik matrisi etkisinden dolay1 bilgisayar ortaminda
daha genis yer kaplamalar1 ve islem siiresinin daha uzun olmasi gibi dezavantajlara
sahiptir. Yumusatma katsayisinin deneme yanilma yolu ile segilmesi ise bir
dezavantajdir. Direkt yontemlerde ise izdiisiim sayisi kisitlamasi ve izdiisiimlerin
180°ve 360”lerde diizgiin dagilmamasindan dolay1 olusan hatalar ve de iist {iste diisen
izdiisiimlerden kaynaklanan goriintiiniin merkezine gidildik¢e artan giiriiltii icin filtre
kullanilmast zorunlulugu bu yontemlerin dezavantajidir.

3-boyutlu goriintiilerin olusumunda ise arastirma ve bulgular boliimiinde ifade
edildigi tlizere, her kesit i¢cin uygulanan rekonstriiksiyon algoritmalarimin goriinti
izerinde etkisi s6z konusudur. Kesit goriintiilerinin rekonstriiksiyon kalitesi ile dogru
orantili olarak 3-boyutlu goriintiilerin de kalitesi degismektedir. Eszamanli cebirsel
rekonstriiksiyon uygulamasi sonucu elde edilen 3-boyutlu goriintii kaliteli oldugu
goriilse de goriintiideki detaylar gercek goriintiiye kiyasla azalmistir. Filtrelenmis geri
izdiisiim algoritmasi ile elde edilen 3-boyutlu goriintiide detaylar iyi goriinmekte ancak
interpolasyondan kaynaklandigimi diisiindiigiim giirtiltiiniin ~ artti§1  goriilmektedir.
Yelpaze huzme algoritmasi ile elde edilen goriintiilerin oldukg¢a kalitesiz olmalari,
yelpaze huzme algoritmasi i¢in kullanilan sinogram doniisiimii programindan
kaynaklandigr  diisiiniilmektedir. Bu doniisim yerine direkt yelpaze huzme
rekonstriiksiyon islemi uygulama c¢aligmalari yapilirsa daha iyi sonuglarin elde
edilebilecegi diistiniilmektedir.

Calisilan bu algoritmalarin hepsinin daha da gelistirilmesine ihtiya¢ oldugu
kanaatine varilmigtir. Dolayisiyla gelecekte yapilacak c¢alismalarda bu 1iyilestirme

konusuna énem verilmesi gerektigi diistiniilmektedir.
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EKLER
EK 1. Cahsmada Kullamlmak Icin Yazilan Matlab Fonksiyonlari

Iz.m fonksiyonu (Radon Doniisiimii ile Sinogram olusumu)

function [Izdusum, xp,theta] = iz (image, N)
% Gorintiyld dondiriirken hatalari engellemek ic¢cin padding
[boy, en] = size(image);

kosegen= sqgrt (boy"2 + en”2);

boypad = ceil (diagonal - boy) + 3;

enpad = ceil (kosegen - en) + 3;

padimage = zeros (boytboypad, entenpad);
padimage (ceil (boypad/2) : (ceil (boypad/2) +tboy-
1),ceil (enpad/2) : (ceil (enpad/2)+en-1)) = image;
% theta'nin N farkli ac¢isi ig¢in image doénderilir (imrotate),
%N tane izdisimin bulunabilmesi ic¢in dénderdigimiz image'in biitin
dizileri toplanir.

n = length(aralik);

Izdusum = zeros (size (padimage,l), n);

depoizdusum = imrotate (padimage, aralik(i), 'bilinear', 'crop');
Izdusum(:,1i) = (sum(depoizdusum))';

xl=floor ((size (Izdusum,1))/2);

x2=-floor ((size (Izdusum,1))/2);

xp=x2:x1;

theta=aralik;

imagesc (Izdusum)

colormap (gray)

Fbp1l.m fonksiyonu (Filtrelenmis geri izdiisiim algoritmasi)

function [img]=fbpl (R,theta,xp,esit, filtresecim)
[N K]=size(R);
theta=1:esit:180;
outputsize=2*floor(size (R, 1)/ (2*sqrt(2)));
n=2"nextpow?2 (N) ;
izdusumw=zeros (n,n);
filtrelenmisizdusum=zeros (n,n);
tersizdusum=zeros(n,n);
[filtre]=backfiltre(n,filtresecim) ;
for i=1:K

izdusumw (:,1i)=fft (R(:
filtrelenmisizdusum(:,
tersizdusum(:,i)=real (
end
y=abs (min (xp) ) +1;
yeniimg=zeros (outputsize,outputsize);
for i=1:K

radyanaci=theta (i) *pi/180;
QO=tersizdusum(:,1i);

t=(x-outputsize/2) *cos (radyanaci) +

(y-outputsize/2) *sin (radyanaci) +y;
if (floor(t))
tl=Q (ceil(t)):;
else

(1) ,m);
i)=izdusumw (:,1) .*filtre;
(ifft(filtrelenmisizdusum(:,1i))));

yveniimg (x,y)=yeniimg (x,y)+ttl+t2;
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yeniimg (outputsize/2,outputsize/2)=(yeniimg (outputsize/2, outputsize/2-
1) +yeniimg (outputsize/2, outputsize/2+1))/2;

end
end
end
end
img=(pi/K) * (yeniimg) ;
img=img."';

Yelpazehuzme.m fonksiyonu ( Yelpaze hiizme geri izdiisiim algoritmasi )

function[Izdusum, xp, thetal=yelpazehuzme (F,d)

[m n]=size (F);

mb=m/2;

if ceil (mb)==floor (mb)
m=m;

else
F=padarray(F, [1 0]);
% m tek sayi ise padding yaparsak daha sonra round
$komutu ile yuvarlama yaptigimizda data kaybina yol agmaz ve dodru
$dedektoraralidini elde etmis oluruz.
[m n]=size (F);

end
ml=floor ((m-1)/2);
m2=floor ((m)/2);
(

gamadeg=(-ml:m2) ;

betadeg=(0:n-1);

thetadeg=0:179;

numeltheta=numel (thetadeq) ;
numelgama=numel (gamadeq) ;

%$gama,beta ve theta deJerleri tanimlandi.
gamaaralik=[min (gamadeg) max (gamadeqg) ]*pi/180;
dedektorlokasyon=d*sin (gamaaralik) ;
dedektormin=round (dedektorlokasyon (1)) ;
dedektormax=round (dedektorlokasyon(2));
dedektoraralik=dedektormin:dedektormax;

numeldedektoraralik=numel (dedektoraralik);
Fyeni=zeros (m, numeltheta) ;
for i=1l:m
Fyeni (i, :)=interpl (betadeg-gamadeg(i),F (i, :),thetadeg, 'linear');
%Birinci interpolasyon F(gama,beta)
$fonksiyonunu ayrik formdan sltrekli forma getirmek amaciyla
uygulandi.
% burada shift yapmanin amaci 0:179 arasi
%interpolasyon bilgilerini tam olarak elde etmek icindir.
end
$figure (1)
%imagesc (Fyeni)
P=zeros (numeldedektoraralik, numeltheta) ;
t=d*sin (gamadeg*pi/180) ;
for i=l:numeltheta
P(:,1i)=interpl(t,Fyeni(:,1i)',dedektoraralik, 'linear')"';
%Ikinci interpolasyon ise P (t,theta) fonksiyonunu,
%birinci interpolasyondan elde ettidimiz stirekli fonksiyondaki
degerleri
%kullanarak elde etmek amaciyla uygulanmistir.
end
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k=find (isnan (P)) ;
% P matrisinin ic¢cinde 'Nan'lar tanimlandi. (Not-a-Number) NaN'lar
varken image olusturulamadigindan
% Nan degerleri bulunup sifira esitlenmistir.
P (k)=0;
$figure (2);
%imagesc (P)
Izdusum=P;
xp= (dedektoraralik) ';
theta=thetadeg;

Weight.m Fonksiyonu (Agirhik Matrisi)

function W =Weight (n,m,nl,n2)
%go6rintl piksellerinin koordinatlari bir 1zgara sekline ddénistilir.
x = [0:n-1] - (n-1)/2;

y = (-1)*([0:m-1] - (m-1)/2);
piksel = length(x);
aci = [0:n2-1]"'/n2 * pi; %radyan olarak aci deJerleri hesaplanir.

$daha sonra 1sinin 1zgara Uzerinden gectidinde eder piksel
koordinatlarina

%denk geliyorsa dederi 1 olarak alinir. Gelmiyorsa da arada kalan
deger

%t'nin bir alt dederine yuvarlanmasiyla olusan farktan yola c¢ikarak
1s1inin

%$sag ve sol tarafindaki etkisi hesaplanarak agirlik matrisi bulunur.
t = cos(aci) * x' + sin(aci) * y';

t =t + (nl+l)/2; % radondaki paddingden dolayi matrisin baslangici
kaydigindan offset ile tekrar

%1 den baslamasi saglanir.

fark = floor (t); % Find left bins of projected piexl centers.
soltaraf = 1 - (t-fark); % soldaki 1isinlarin agirlik degeri
sagtaraf = l-soltaraf; % saddaki 1lnlarin agirlik degeri

nc = n * m; %agirlik matrisindeki piksel sayisi ile siitunlarain
bulunmasi

ri = fark + [0:n2-1]"*nl*ones(1,piksel); % agirlik matrisindeki
satirlarin indisi

kj = find(Fonksiyon(:))"';

kj = kj(ones(l,n2),:); % agirlik matrisindeki siitunlarin
indisi

deger=fark(:) >= 1 %matris icindeki degerleri 1den nl e kadar ve*fark

%true yani 1 'e esittir.
%Sparse agirlik matrisinin olusturulmasi
W = sparse(ri,k]j), soltaraf, nl*n2, nc);
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Art.m fonksiyonu (Cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi)

function sonimg=art (W, sinogram, iterasyon,alfa)
f = ones(size(W,2),1);

N = sqgrt(length(f));

P = sinogram(:);%sinogram vektdr olarak diizenlenir.
ind=find (sum (W, 2));%Burada ama¢ agirlik matrisi bol sifirli bir sparse
matris

$sifir olan satirlari c¢ikararak islem kolayligdi saglayip hizini
arttirmak.
W=W (ind, :) ;
p=p (ind);%adirlik matrisinin satir sayisi ile sinogram satir sayisi
esit olmaliki iteratif islem yapilsin.
Wt = W';
R=sum (Wt.”"2) ';%payda sabit oldudu ic¢in doéngli disinda hesaplandi.
%alfa =0.002;%relaxtion katsayisi literatiirde <1 olarak verilmistir.
for k = l:iterasyon %iterason sayisi ne kadar biiylirse gercgek
gorintiye okadar yaklasilir fakat hantal
%ve daha uzun siiren bir zamanda gdrinti elde edilir.
q = Wrf;
A=(p-q) ./R;
l=isnan (A) ;gerek kalmadi. sifirlar c¢ikinca NAN yok.
A(1)=0;

A=repmat (A, 1, (size(W,2)));%128x128 1:1:180 ic¢in yetersiz

geldi, tasma oluyor.
B=A.*W;
f=f+alfa.*sum(B) ';

end
sonimg=reshape (f,N,N) ;%elde ettigimiz f vektdriinii yenien NxN
formatinda image doniistirdim...
sonimg=sonimg"';

o\

e

Sart.m fonksiyonu (Eszamanh Cebirsel rekonstriiksiyon algoritmasi)

function sonimg = sart(W,f,p,iterasyon)
sonimg= zeros (f,1);
Wt = W';
C = sum(Wt); Stoplamsitunlar
R = sum(W); % toplam satirlar
for k = l:iterasyon
q = W*f;
(p—q) ./R;
Wt * A;%vektdrel carpim her bir dederin carpilip toplanmasini
ifade eder.
f=f+ (B ./ C);
sonimg = f;
end
sonimg=reshape (sonimg, n,n) ;
sonimg=sonimg';

w
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