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KUCUK HUCRELI DISI AKCIGER KANSERLI HASTALARIN PET VE BT
GORUNTULERININ BiRLESTIRILMESI VE ANALIZi
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Yuksek Lisans Tezi, Ocak 2016
Damisman: Dog. Dr. Bulent YILMAZ

OZET

Akciger kanseri en ¢ok oliimle sonuglanan kanser tiriidiir. Kiigiik hiicreli dis1 akciger
kanseri (KHDAK) akciger kanserinin %85 in1 olusturur. KHDAK teshisinde kullanilan
PET/BT goruntuleme, tek seansta fonksiyonel ve morfolojik gériintiileme imkani saglar.
Son yillarda, PET gorintulerinden ¢ikarilan ve tiimdr heterojenitesini yansitan doku
Ozelliklerinin timorun kantitatif olarak degerlendirilmesinde yardimci ve tamamlayici
rol oynadigi gosterilmisti. Bu analizler sadece PET goruntuleri Gzerinde

gergeklestirilirken, birlestirilmis PET ve BT goruntllerinde gok sinirli sayida kalmustir.

Bu tez ¢alismasinda, KHDAK’li 67 hastadan alinan metabolik aktivitenin en ylksek
oldugu PET kesitiyle bu kesite karsilik gelen BT kesiti cakistirma ve birlestirme
stireglerinde kullanilmak tizere secildi. Bu kesitlerde piksel tabanli ¢akistirma yontemi
uygulandi. Goriintiiler1 birlestirmek i¢in temel bilesen analizi (TBA) ve ayrik dalgacik
doniisiimii (ADD) kullanildi. Birlestirme performanslar1 uzaysal frekans (UF), karsilikli
bilgi (KB) ve birlestirme simetrisi (BS) gibi objektif 6lgiitlerle ve tecribeli bir nikleer
tip uzmani tarafindan degerlendirildi. ADD ile birlestirme tim 6lcltlerde daha basarili
bulundu. Daha sonra, aktif kontur bolitleme yontemi uygulanarak TBA ve ADD ile
birlestirilmis goruntulerde ve sadece PET gorlntilerinde tumadrler bolutlendi. Ardindan,
ADD ve PET gorintilerinden gri seviye es olusum matrisi (GSEOM) yaklagimiyla
doku o6zellikleri ¢ikarithip karsilastirildi. Sonug olarak, bu calismada sadece PET
goruntulerinden elde edilen doku &zelliklerinin birlestirilmis gortintiilerden elde

edilenlerden anlaml farkinin olmadig gosterildi.

Anahtar Kelimeler: Kicuk hicreli dis1 akciger kanseri (KHDAK), PET/BT, goriinti
cakistirma, goriintii birlestirme, temel bilesen analizi (TBA),
ayrik dalgacik doniisimii (ADD), aktif kontlr, gri seviye es

olusum matrisi, doku analizi.
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ABSTRACT

Lung cancer is the most common cause of cancer related death worldwide. Non-small
cell lung carcinoma (NSCLC) accounts for 85% of all cases of lung cancer. Combined
usage of positron emission tomography (PET) and computed tomography (CT) imaging
systems permits the acquisition of functional and morphological data within a single
session. Recently, texture features obtained from PET/CT images that reflect the
heterogeneity of the tumor are shown to be complementary to the quantitative
assessment of the tumor. The texture analysis is mostly performed on only PET images
and the number of studies that deal with fused images are very few.

In this thesis work, we used PET/CT images of 67 NSCLC patients. We worked on PET
slices with the maximum standard uptake value and the corresponding CT slices. The
first step was to define the object boundaries and perform intensity based image
registration to align the images. We applied principal component analysis (PCA) and
discrete wavelet transform (DWT) to fuse registered PET and CT images. We compared
fused images based on objective fusion metrics such as spatial frequency (SF), mutual
information (MI), and fusion symmetry (FS). An experienced nuclear medicine expert
also visually assessed the fusion performances. We found that the DWT was better than
the PCA in terms of visual and objective metrics. Then, we applied active contour
segmentation method to segment the tumors in PET and CT images separately and in
images fused with PCA and DWT. Next, we extracted features using the gray level co-
occurrence matrix (GLCM) and compared the texture features obtained from only PET
images and images fused with DWT. Finally, we found that there is no significant
difference between textures features obtained from only PET and fused images.

Keywords: Non-small cell lung carcinoma (NSCLC), image registration, image fusion,
principle component analysis (PCA), discrete wavelet transform (DWT),
active contour, gray level co-occurrence matrix (GLCM), texture analysis.
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GIRiS

Akciger kanseri, diinyada oliimle sonuglanan kanserler arasinda birinci siwrada yer
almaktadir. Bunlar kiiclik hiicreli ve kiiciik hiicreli dis1 akciger kanseri olarak iki ana
gruba ayrilir. Bunlardan kiiciik hiicreli dis1 akciger kanseri (KHDAK) bu tip vakalarin
%85’ini temsil eder [1]. KHDAK teshisinde pozitron emisyon tomografi (PET) ve
bilgisayarli tomografi (BT) birlikte kullanilir. Goriintiilemeler 15131nda hastadan biyopsi
alinarak patoloji sonucunda kanserin evresi belirlenir [2, 3]. Biyopsi, girisimsel ve acili
bir siiregtir. Hastanin evre belirlenmesinde biyopsiye maruz kalmamas: i¢in goriintiiden
cikarilan Ozellikleri patoloji bulgulariyla iliskilendirme calismalar1 sonuglanmasa da

umut vaat eden ¢aligmalar bulunmaktadir [4-6].

Goriintii birlestirme bilgisayarli gérme alaninda siklikla bagvurulan bir yontemdir.
Goriintiileme cihazlarinin fiziksel yapis1 goz 6niine alindiginda tek bir goriintiiniin biitiin
bilgiyi i¢ermesinin miimkiin olamayacagi disiiniliir. Goriintiilemelerin  birbirini
tamamlayan Ozellikleri, fiziksel dezavantajlar1 ortadan kaldirir. BT ve MR anatomik
lokalizasyonda basarili iken PET ve tek foton emisyon bilgisayarli tomografi (SPECT)
fonksiyonel aktiviteyi gostermede basarilidir. Bu goriintiilleme teknolojilerinin
birlestirilmesi hastaliklarin teshisinde, biyomedikal arastirmalarda, bilgisayar destekli

ameliyatlarda yardime1 olmaktadir [7].

Birlestirilmis goriintii, kaynak goriintiilere kiyasla daha cok bilgi igermektedir. Bu
yaklagim diisiliniildiigiinde arastirmalarda PET ya da BT goriintiilerinin ayr1 ayri
degerlendirilmesindense birlestirilmis goriintiiniin kullanilmasinin ileri diizey goriintii

isleme yontemlerinde kolaylik saglayabilecegi diistiniilmektedir.

Son yillarda, PET goriintiilerinden ¢ikarilan ve timor heterojenitesini yansitan doku
Ozelliklerinin timorin kantitatif olarak degerlendirilmesinde yardimci ve tamamlayici

rol oynadigi gosterilmistir. Doku analizleri cogunlukla sadece PET gorintuleri Gzerinde



gerceklestirilirken, birlestirilmis PET ve BT goriintiilerinin analiz edildigi calismalar
cok smirh sayidadir. Bu tez galismasinda, birlestirilmis goriintiiler tizerinde uygulanan
doku analizi yOntemleriyle ¢ikarilan Ozelliklerin sadece PET goriintiilerinden

cikarilanlardan farkli olup olmadig: arastirilds .

Bu kapsamda, etik izinleri alinan (Bozok Universitesi Etik Kurulu Onay Numarasi
01.03.2013/62) KHDAK’li 67 hastanin PET/BT gorntileri, fonksiyonel ve morfolojik
Ozelliklerin tek bir gorintide elde edilmesi amaciyla temel bilesen analizi (TBA) ve
ayrik dalgacik doniisimii (ADD) kullanilarak birlestirildi. Daha sonra; birlestirme
yonteminin fonksiyonel bilgi {izerinde etkisinin arastirilmasi amaciyla da birlestirilmis
goriintiiler ile kaynak goriintiiler arasinda doku analizinden ¢ikan sonuglar
karsilastirildi. Bunun i¢in birlestirme iki boyutlu olarak gerceklestirildi. PET igin
fonksiyonel aktivitenin en yiiksek oldugu kesit ile o kesite karsilik gelen BT kesiti
isleme alindi. Kesitlerin boyutlar1 ve icerdikleri bilgi sebebiyle 6n islem uygulandi ve
daha sonra c¢akistirma yontemi kullanilarak her iki kesitteki konumlar eslestirildikten
sonra birlestirme yoOntemleri uygulandi. Bu islemler sonucunda PET ve BT
goruntulerine ek olarak birlestirilmis goriintiiler elde edilmis oldu. Ardindan, aktif
kontiir yontemi kullanilarak, birlestirilmis goruntiilerden ve PET gorlntilerinden timor
bolgeleri boélitlendi. Bolitlenmis tiimor bolgelerinden, bu tiir galigmalarda siklikla
kullanilan bir doku analizi yontemi olan gri seviye es olusum matrisi (GSEOM)
yontemiyle enerji, kontrast, korelasyon ve homojenlik 6zellikleri ¢ikarildi. Bu 6zellikler

bagimsiz orneklem t testi kullanilarak karsilastirildi.



1. BOLUM

GENEL BILGILER

1.1. Kiiciik Hiicreli Dis1 Akciger Kanseri

Akciger kanseri, normal akciger dokusundaki hiicrelerin kontrol dis1 ¢ogalarak akciger
icinde bir kitle olusturmasi olarak tanimlanir. Akciger kanseri genel olarak kiiciik
hiicreli ve kiigiik hiicreli dis1 olmak iizere iki gruba ayrilir. Kiigiik hiicreli akciger
kanseri daha nadir goriilen bir kanserdir. Akciger kanserinin %85’ini kiiglik hiicreli dis1
akciger kanseri (non-small cell lung cancer, NSCLC) olusturur. Akciger kanserinin
tanisinda bilgisayarli tomografi (computerized tomography) (BT) goriintiisii ¢ekilen
hastanin tiimor konumu belirlendikten sonra o bolgeden biyopsi yontemiyle parca alinir.
Bu o6rnek patoloji kliniginde incelendikten sonra kesin tami konulur. 2013 yilinda
Amerikan Gogis Klinik Derneginin  yaptigi ¢alismada [8], KHDAK evre
belirlenmesinde BT’ nin PET ile birlikte kullanilmasinin 6zellikle yayilim ve tiimdoriin

metabolizmas1 konusunun belirlenmesinde yararl ve uygun oldugu vurgulanmastir.

Timoriin bulundugu yere ve yayilim goOstermesine gore evre belirlenir. Sadece
akcigerin kiiciik bir boliimiinde ise evre I, lenf bezlerine yakinsa evre II, akcigeri saran
zara veya mediasten denen bosluga veya buradaki lenf bezlerine yakinsa evre III,
bobrek listii gibi uzak organlara yayilmigsa evre IV olarak tanimlanir. Bu evrelere gore

tedavi baglar, evre I ve II i¢in ameliyat sonrasinda 1s1n tedavisi uygulanir [9].

KHDAK’nin mikroskop altinda goriinen hiicre tipine gore li¢ ana tipi bulunmaktadir.
Hiicre tipine gore adeno, skuamos ve biiyiik hiicreli olarak adlandirilmaktadir. Adeno
tipi KHDAK’li hastalarin yaklagik %40’inda goriiliir. En ¢ok rastlanilan tiptir, diger
tiplere kiyasla daha yavas biiyiir, kadmnlarda ve gencglerde goriilme riski yiiksektir.

Ayrica sigara i¢meyenlerde en fazla goriilen akciger kanseridir. Skuamos tipi



KHDAK’l1 hastalarin yaklasik olarak %25’inde goriiliir. Sigara igmeye bagli olusan
akciger kanser tipidir. Genellikle akciger hava yollarinda bronslara yakin tiimor
olusumundan sorumludur. Biiyiik hiicreli tipi KHDAK’li hastalarin yaklasik olarak
%15’inde goriiliir. Alt tipler arasinda en hizli biiylime oranina sahiptir ve bu 6zellik
onlarm tedavisi en zor alt tip olmasina sebep olur. Ana alt tipler disinda adenoskuamos

gibi alt tipler de vardir, ancak bu alt tipler ¢ok nadir goriiliir [1].

1.2. Goriintii Cakistirma

KHDAK’li hastalarin degerlendirilmesinde, PET/BT gorlntuleri  gorintileme
merkezindeki is istasyonunun ekraninda birlestirilmis olarak gdsterilmektedir. Bu
sayede metabolik aktivitenin anatomi bilgisi igerecek sekilde goriilmesi miimkiin hale
gelmektedir. Gortintiilerin birlestirilmesi (yani tek bir géruntu tzerinde PET ve BT’ den
gelen verilerin gosterilmesi) isleminin ilk asamasi, goriintiilerin cakistirilmasidir.
Goriintli cakistirmanin 6n sart olmasinin nedeni, kaynak goriintiilerin (6rnegin PET ve
BT goruntulerinin) piksel konumlarinn dogru bir sekilde birbirine karsilik

gelmediginde birlestirme isleminin gergeklestirilemeyecek olmasidir.

Gorilintii ¢akistirmanin amaci, iki veya daha fazla gorunttinin segilen hedef goruntiye
gore karsilik gelen konumlarmin ve degerlerinin belirlenmesi olarak tanimlanabilir [10].
Medikal anlamda goriintii cakistirmanin uygulama kapsami oldukca genistir. Maintz ve
Viergever [11] medikal goriinti c¢akistirmayr olduk¢a kapsamli bir sekilde
smiflandirmiglardir. Yapilan g¢alismada, siniflandirma olgiitleri medikal gorintilerin
boyutu, uygulanan organ ve bdlge, optimizasyon algoritmasi, ¢akistirma yontemleri ve
uygulanan geometrik doniisiimler olmak tizere boliimlere ayrilmistir. Calismadan
¢ikarilacak baslica sonuglardan biri, ¢akistirmanin genel ve tek bir ¢6ziimi olmayisidir.

Yapilan ¢aligmalar uygulama ve calisilan bolgeye bagimli olmaktadir.

Medikal alanda ¢akistirma isleminin uygulama alanlari; baslica anatomik goriintiiler ile
fonksiyonel goriintiilerin birlestirilip tamamlayici bilginin elde edilmesi ile miidahale ve
tedavi planlama (intervention and treatment planning) [12], farkli zamanlarda hastadan
elde edilen goriintiiler kullanilarak bilgisayar yardimli teshis ve hastalik takibi
(computer-aided diagnosis and disease following-up) [13], ameliyat 6ncesi konumlama

ile ameliyat similasyonu (surgery simulation) [14], farkli hastalardan elde edilen



gorintiiler ile atlas ¢ikarma ve karsilagtirma (atlas building and comparison) [15],
radyasyon tedavisi i¢in kullanilacak dozun belirlenmesi (radiation therapy) [16] ve
anatomi bolutlemesi (anatomy segmentation) [17] gibi oldukga genistir.

Cakistirma isleminde genel olarak hedef goriintii (fixed image) ve onunla ayni diizleme
getirilmek istenilen hareketli girdi goriintii (moving image) vardir. Cakistirma bu girdi
gorintiyl hedef gOriintii ile st tste hizalayacak geometrik doniisiimiin  ve
parametrelerinin maliyet fonksiyonuna (cost function) gore optimize edilmesi islemidir
[18]. Bu tanimdan anlagilacagi iizere gakistirma isleminin ana unsurlar1 geometrik
doniisiim, benzerlik Olciitli, optimizasyon semasi ve sonucun dogrulugunun tespit

edilmesi olarak 6zetlenebilir.
1.2.1. Cakistirma Yontemleri

Cakistirma yontemleri uygulanma sekilleri bakimindan piksel tabanli (intensity based
registration) ve goriintliiden ¢ikarilan 6zellikler tabanl (feature based registration) olmak
tizere iki ana kisma ayrilir. Bu yontemler kendi iginde kullandiklar1 benzerlik 6lcttlerine

gore farklilik gosterir.

Ozellik tabanl ¢akistirma ydntemlerinde goriintiilerden ¢ikarilan dzellikler belirlenen
maliyet fonksiyonu iizerinden eslestirilmeye c¢alisilir.  Ozellik tabanli ¢akistirma
yontemlerinde Ozellik, secilen noktalar olabilecegi gibi yiizey veya kenar bilgileri de
olabilir. Piksel tabanli c¢akistirma isleminde ise benzerlik Slgiitleri, piksellerin degeri
olabilecegi gibi enformasyon teorisinden gelen olasilik &lgiitleri de olabilir. Ozellik
tabanli yontemlerin genel dezavantaji piksel tabanlilara gore hataya daha ac¢ik olmasidir.
Ornegin; nokta se¢iminde hata yapilabilir ve 6zellik ¢ikarim sirasinda hatalar olabilir.
Piksel tabanli yontemlerin avantaji ise herhangi bir 6n isleme (giiriiltii yoksa) ihtiyag

duyulmadan dogrudan piksel degerlerinin ve konumlarinin kullanilmasidir.
1.2.2. Geometrik Doniisiim

Uygulanacak geometrik doniisiim goruntl cakistirmanin basarisi icin ¢ok Onemlidir.
Secilecek doniisiimiin belirlenmesinde uygulama 6nemlidir. Uygulama alaninin karin,
goglis veya beyin olmasi problemin modellenmesinde 6nemlidir. Geometrik

doniisiimler genel olarak kat1 cisim doniisiimleri (rigid transformation) ve kat1 olmayan



doniisiimler (non-rigid transformation) olarak ikiye ayrilir. Iki boyutta (X, y) koordinati
yeni bir koordinata (x', y') dogrusal doniisim kullanilarak atanmasinin matris

gosterimiyle ifade edilmesi asagidaki gibidir.

!

X €11 €12 €13 X
y'| = |€21 €22 €23 % [yl (1.1)
1 €31 €32 €33 1

Benzer bir sekilde bu gosterimi 3 boyuta genisletmek istersek:

x' €11 €12 €13 €14 X
!
€21 €22 €33 €24
Y= eI (1.2)
Z €31 €3 €33 €34 z
1 €41 €42 €34 €44 1

Bu iki gosterimde son satirda kullanilan 1 elemanmin amaci, matris islemlerinde son
elemanin sifir diginda bir eleman olmasi ve herhangi skaler bir sabitle 6l¢eklendirmenin

mumkin hale gelmesidir.

Medikal goriintii ¢akistirmada uzamsal doniisiim olarak en sikintili doniisiim kat1 cisim
dontisimdir (KCD) [19]. KCD’nin 6teleme ve dénme olarak modellenmesi bunun

baslica sebebidir. Bu doniisiimde mesafeler ve agilar ¢akistirma siiresince korunur.

!

X cos(8) sin(8) 100 10p x
y'| = [-sin(B) cos(e) O 01lgqg 010 (1.3)
1 0 001 001 1

Bu gosterimde p x eksenine gore q y eksenine gore dtelenmeyi ifade eder. ilk matris ise
donme matrisini ifade eder. Dikkat edilirse bu islemde koordinat sisteminin homojen ve
izotropik oldugu kabul edildiginde, dnce donmenin mi yoksa Gtelemenin mi oldugu
matris ¢arpimi sonucunu degistirmez. Meydana gelen donme ve Oteleme tekil deger

ayristirmasi (singular value decomposition, SVD) uygulanarak bulunur.

Medikal goriintii ¢akistirmada kati cisim doniisimii daha ¢ok kemik, kafatasi gibi
bozulma etkisi az olan durumlarda kullanilabilir. Ornegin; Tang et al. [20]
calismalarinda BT ve SPECT goriintiilerini ¢akistirmak i¢cin KCD kullanmiglardir. Bu

yaklasim daha karmasik bir cakistrma yOntemi Oncesi On hizalama icin de



kullanilabilir. Ornegin; Auer et al. [21] kademeli gelistirdikleri ¢akistirma semasinm ilk

katmaninda kat1 cisim doniisiimiinii kat1 olmayan doniistim 6ncesi kullanmislardir.

Afine doniistim, kat1 cisim doniisiimlerine ek olarak olgekleme ve egme parametrelerini

de hesaba katan doniisiimdiir.

!

X €11 €12 €13 X

y'| = [921 €22 e’23] x [3’] (1.4a)
1 0O 0 1 1

Taffine = Tegme ) Tél(;ek ) Trigid ) (x,y,z, 1)T (1-4b)

Bu doniigiimlerin yam1 swra kat1 olmayan doniisimler mevcuttur. Bu doniisiimler
parametrik olup olmamasma gore ikiye ayrilir. Bu doniisiimlere bozulmanin ¢ok olmasi
durumunda bagvurulur. Parametrik modellerde piksel sayisindan daha kiiciik sayida
parametreler kullanilirken, parametrik olmayanda girdi goriintliniin biitiin pikselleri
hizalama islemi i¢in kullanilir. Parametrik olmayan modellerde her bir piksel i¢in yer
degistirme alanmi (displacement field) o piksel i¢in kullanilir, bu da hafizada c¢ok yer
kaplamasma ve parametrik doniisiimlere gore daha yavas g¢alismasina sebep olur.
Parametrik modellerde taban fonksiyonlarinin dogrusal birlesimi kullanilarak bozulma
modellenir. Bu taban fonksiyonlari, Fourier veya dalgacik (wavelet) taban fonksiyonlar1
olabilir. Parametrik doniisiimlerde genel olarak segilen kontrol noktalar1 kullanilarak
bozulmanin hedef goriintiiye gore diizeltilmesi amaclanir. Bu yontemlerin dezavantaji
kontrol noktalarinin secilmesi, yeterli kontrol nokta sayisi ve herhangi bir hata

durumunda klinik olarak hataya sebebiyet verme durumudur.

Doéniistim modelinin se¢iminde dikkat edilmesi gereken en Onemli husus, problemi
olabildigince karakterize edebilmesidir. Bagimsiz degisken sayisinin artmasi ile daha
karmasik hale gelen doniisim modeli en iyi ¢6zim olmayabilir. Burada bahsedilen
parametreler donme, oteleme, egme matrislerinin elemanlar1 olabildigi gibi noktalarin
yer degistirmesini modelleyen mesafe matrisinin de elemanlar1 olabilir. Ornegin;
akcigerlerdeki solunum hareketi iizerinde calisilirken kati cisim doniisiimlerinin
uygulanmasi problemi c¢ozemeyecegi gibi, sadece donme etkisinin goriildigi iki

goriintiide de kat1 olmayan doéniisiimlerin uygulanmasi1 ayni1 derecede c¢Oziime



ulastirmaz. Bu nedenle kaynak goriintiilerin arasindaki geometriyi en iyi sekilde

haritalayacak ve agiklayacak doniisiim se¢ilmelidir.
1.2.3. Cakistirma Olgiitleri

Genel olarak medikal goriintli ¢akistirmada kullanilan benzerlik 6lgiitleri; piksel deger
farklar1 (intensity difference) [22], piksel degeri gapraz korelasyonu (intensity cross-
correlation) [23] ve enformasyon teorisi (information theory) [24] olarak literatirde yer

alir.

Piksel deger farklari, toplam kare farki (sum squared difference, SSD) ve onun
normalizasyonu olan yontemlere dayanir. Ana fikir, ¢akistirmanin basarili olabilmesi
icin hareketli giren goriintii ve hedef goriintii piksel degerlerinin ayn1 veya yakin olmasi
esasina dayanir. Iki goriintii piksel degerlerinin arasindaki fark ne kadar az ise

cakistirma o derece basarilidir.
SSD = XilA@) = BO)I? (15)

Bu denklemde A sonug¢ goriintiiyii B ¢akistirilan gortintiiyii temsil eder. N, géruntudeki
piksel sayisin1 vermektedir. Ayn1 ‘i’ konumundaki piksel degerleri birbirine ne kadar

yakinsa cakistirma o kadar basarili olmustur.

Capraz korelasyon (cross correlation, CC) ve tirevleri olan Olcutleri ise, hareketli girdi
ve hedef goriintlideki piksel degerleri arasinda dogrusal bir iliski oldugunu kabul etmesi
dolayisiyla korelasyon ne kadar yiiksek ise gakistirma o derece basarilidir ana fikrine

dayanmaktadir.

_ 1 YA -pa)(BE)—up)
ce N (Zi(A(D)-pqa)? Ti(B(@)—pup)?) /2 (1.6)

Ug Ve Uy, strastyla A ve B goriintiilerinin ortalama piksel degerleridir.

Enformasyon teorisine dayanan olgitler genellikle karsilikli bilgiye (KB, Ing. mutual
information) dayanan Olgiitlerdir. Buradaki ana fikir, olasilik olarak hareketli girdi

gorilintliiniin, hedef goriintiiyii ne derecede ifade edebildigidir. KB, hareketli girdi ve



hedef goriintiilerin marjinal ve bagil entropilerinin hesaplanmasiyla elde edilir. KB ne

kadar yiiksek olursa ¢akistirma islemi o derecede basarili kabul edilir.

I1(4,B) = H(A) + H(B) — H(A, B) (1.7)
H(A,B) = ¥pep  2qeap(a,b)log(p(a,b)) (1.7b)
H(A) = Ymemp(a)logp(a) (1.7¢)

Esitlik 1.7a’da A ve B goruntileri icin karsilikli bilginin nasil hesaplandig1 verilmistir.
1.7b’de H(A,B) bagil entropinin, Esitlik 1.7c’de H(A) fonksiyonu ise marjinal
entropinin hesaplanma formultdur. Ayni sekilde p(a) ve p(b) marjinal olasiliklari, p(a,b)
bagil olasilig1 ifade eder. Burada a ve b, A ve B kiimelerindeki pikselleri ifade eder.

KB’nin basarili olmasi ve birgok c¢alismada yer almasindan sonra Pluim et al. [25]
enformasyon teorisinden diger bilgi degerlendirme Olgiitlerinin de kullanilip
kullanilamayacagimni ortaya koymaya caligmistir. Bunun i¢in de PET, BT ve MR beyin
goriintiilerinin ~ Gi¢  boyutlu  cakistirilmasinda  performans  karsilastirilmasi
gerceklestirmistir. Enformasyon teorisi 6l¢iitleri, modaliteler arasi ¢akistirmada iki girdi
goriintliniin  olasilik dagilimlarinin birbirine olan uzakligimin o6lclilmesi prensibine
dayanmaktadir. S6zii edilen ¢alismada diger Olgiitler de umut vaat edici olarak bulunsa
bile, uygulamada halen KB daha ¢ok kullanilmaktadir. KB’ nin 6nerilmesinden sonra iist
iste binme durumunu ortadan kaldirmak i¢in normalize edilmis karsilikli bilgi

Studholme et al. [26] tarafindan 6nerilmistir.

I(A, B),, = XAHE) (1.8)

H(A,B)

Bu yontemlerden capraz korelasyon ve piksel degerleri farki tek modalite ¢iktisi
goriintiilerin ¢akistirilmasinda kullanilabilir. Ancak, iki farkli modaliteden elde edilen

goriintiilerin cakistirilmasi i¢cin uygun olani karsilikl bilgi dlciitiidiir [27].
1.2.4. Optimizasyon

Goriintii ¢akistirmada optimizasyonun amaci, secilen benzerlik Olciitiinli minimum ya
da maksimum yapan degerin bulunmasidir. Oliveira ve Tavares [28] ¢alismalarinda bu

streci minyD[I, T(I;)] seklinde 6zetlemislerdir. Burada D, mesafe veya benzerlik
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Olcitind ifade eder; hatirlanabilecegi gibi ¢akistirma islemi siirecin modellenmesine
gore Ozellik se¢imi veya piksel tabanli olabilir. I, ve I; ise hizalanacak sirasiyla girdi ve

hedef goruntiyd temsil eder, T ise geometrik doniisiimii gosterir.

Optimizasyon normalde iki terimli ifade edilir. Kaynaklarda ilk terim olarak yukarida
belirtilmis genel optimizasyon ifadesi, ikinci terim olarak ise diizenleyici terim
(regularization term) veya ceza terimi (penalty term) belirtilmektedir. ikinci terimin
amaci slire asimin1 ve maliyeti azaltmaktir. Kat1 cisim ve afine doniisiim i¢in ikinci
terime ihtiya¢ duyulmaz. Ciinkii, kat1 cisim doniisimiinde 6, afine doniisiimiinde 12
bagimsiz degiskenin olmasi dolayisiyla biitiin pikselleri hesaba katan doniistimlere gére

zaman ve yerel optimum sorunlarinin yasanmamasidir.

Benzerlik  Olciitiiniin ~ donilisiim  parametrelerine  gére  tlirevinin  hesaplanip
hesaplanamayacagi, uygulanacak optimizasyon algoritmasi hakkinda on fikir verir.
(matematik tabanli ya da matematiksel olmayan). Algoritmalar kendi igerisinde maliyet
fonksiyonun minimum degerini bulma ve giincelleme sekilleri arasinda farklilik
gosterir. Genel olarak algoritmalar, deterministik ya da stokastik olmasina gore iki ana

gruba ayrilabilir.

Medikal ¢akistirma alaninda kullanilan optimizasyon algoritmalari; Powell’in yontemi,
tepe asag1 simpleks (downhill simplex) yontemi, Gauss-Newton, Levenberg-Marquardt,
gradyan azalan (gradient descent), stokastik algoritma ve evrimsel (evolutionary)
algoritma olarak literatiire girmistir. Bu algoritmalarin genis bir sekilde agiklamasi Press
et al. [29] tarafindan verilmistir. Optimizasyon algoritmalarinin karsilastirilmasi ile
ilgili ¢ok fazla calisma bulunmamaktadir. Bunun sebeplerinden birkag¢i, uygulanan
cakistirma yontem ve benzerlik Olciitlerinin farki ve uygulama c¢esitliligi olarak
siralanabilir. Klein et al. [30] calismasinda, karsilikli bilgi Olgiitiinii kullanan
optimizasyon algoritmalarinin performansi degerlendirilmistir. Ancak, bu ¢alisma kalp

BT ve beyin MR gorintuleriyle smirhdir.
1.3. Goriintii Birlestirme

Goriintii birlestirme, medikal alanda farkli goriintiilerden gelen veya ayni goriintiileme
teknolojilerinden goriintiiler1 daha fazla bilgi edinmek amaciyla tek bir goriintiide

toplamay1 ifade etmektedir. Birlestirilen goriintli hem arastrma hem de klinik
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uygulamalarda 6nemlidir [31]. Farkli goriintiilerden gelen goriintiilerin birlestirilmesi
cok modaliteli birlestirme, ayni goriintiilemeden goriintiilerin birlestirilmesi ise tek
modaliteli birlestirme olarak literatiirde yer alir. Her bir goriintiileme teknolojisinin
kendine Ozgii avantaj ve dezavantajlar1 vardir. Ornegin, BT konumlama netliginde gok
iyl iken metabolik aktiviteyi tam olarak yansitamaz, oysa PET metabolik aktiviteyi

yansitirken anatomik konumlamada yeterli degildir.

Klinik tarafindan bakildiginda, istenilen bilgiyi i¢eren tek bir goriintii olmasi su an i¢in
miimkiin degildir. Bu sebeple bu gorintiilerin icerdikleri bilgiyi olabildigince koruyup
tek bir goriintiide birlestirmek goriintii birlestirmenin genel tanimi olarak sunulabilir.
James ve Dasarathy [32], goruntl birlestirmenin unsurlarini goriintiilenen organ,
birlestirme algoritmas1 ve birlestirilecek goriintiileme teknolojisi olarak ii¢ ana baslikta
incelemistir. Yapilan calismanin en onemli sonuclarindan biri, birlestirmenin oldukga
farkli ¢Oziimlerinin oldugu ve evrensel tek bir yontemin mimkiin olmadigmi
gostermesidir. Gorlintii birlestirme yontem seviyesinde ii¢ ana baslikta toplanir. Bunlar
piksel seviyesinde, 0Ozellik seviyesinde ve karar seviyesinde yapilan birlestirme

yontemleridir [33].

Piksel seviyesinde gerceklesen birlestirme yontemlerinde kaynak gorintiilerdeki
piksellerin dogrudan degerlerinin kullamlmasiyla yapilan birlestirmedir. Ozellik
seviyesinde, kaynak goriintiilerden ¢ikarilan 6zellikler, kenar bilgisi gibi, kullanilarak
yapilan birlestirme yontemlerini kapsar. Karar seviyesinde ise goriintiilerden ¢ikarilan
bilgiler bir kural cercevesinde birlestirilir. Piksel seviyesinde (intensity hue saturation,
IHS) [34] ve temel bilesen analizi (principal component analysis, PCA) [35] Kkarar
seviyesinde c¢oklu c¢ozlnurlik yOntemleri olan ayrik dalgacik (discrete wavelet
transform, DWT) [36], duragan dalgacik (stationary wavelet transform, SWT) [37], ¢ift
yonlii karmagik dalgacik (dual-tree complex wavelet transform, DTCWT) [38], egricik
(curvelet, CVT) [39], kenarcik (contourlet, CT) [40] ve alt 6rneklem olmayan kenarcik
(non-subsampled contourlet transform, NCST) [41] doOniisiimleri daha ¢ok
kullanilmaktadir. Bunlar, medikal goriintii birlestirmede 1yi bilinen yerlesik
yontemlerdir. Coklu ¢oziiniirliik yontemlerinin ortak ozelligi, goéruntuleri ¢ézinurluk
katmanlarina ayirarak bunlardan ¢ikan bilgileri kullanmalaridir. Bu yontemlerin disinda

daha bir¢cok birlestirme semasi bulunmaktadir. Ancak, ¢ogu belirtilen yontem temel
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birlestirme yontemlerinin varyasyonlart oldugundan literatiir ¢alismasinda yer

verilmemistir.

Goriintii birlestirme Olciitleri referans goriintiiniin (dogru olduguna emin olunan
goriintliniin) olup olmamasma gore farklilik gésterir. Referans goriintiiniin olmasi sonug
goriintiiniin  bulunmast anlaminda kullamilir. Referans goriintliniin ~ bulunmasi
durumunda isaret giriiltii oram1 (signal noise ratio, SNR), pik isaret giiriiltii orani
(PSNR), karsilikli bilgi (mutual information, MI), yapisal benzerlik indeksi (structural
similarity index, SSI) en ¢ok kullanilan dlgiitlerdir. Referans goriintiiniin olmamasi
durumunda ise en ¢ok kullanilan olgiitler standart sapma, entropi, uzaysal frekans,
birlestirme karsilikli bilgi, birlestirme yapisal benzerlik indeks Olgiitii ve birlestirme

simetrisidir.

1.4. Goriintu Bolutleme

Bolutleme goruntiinin belirli alanlara veya alt gruplara ayrilmasi olarak tanimlanir.
Medikal goriintii islemede boliitleme 6zellik ¢ikariminda, goriintiide cesitli dlgiimlerde
ve gorsellestirmede kullanilir [42]. Bazi uygulamalarda organ smirlarinin
belirlenmesinde, bazi uygulamalarda hiicre deformasyonlarinin, lezyonlarm ve kanser

hicrelerin belirlenmesinde kullanilir [43-46].

Genel olarak boliitleme alan tabanli (region) ve kenar tabanli (edge-based) olarak ikiye
ayrilir. Alan tabanli boliitleme yontemlerinde esikleme en ¢ok kullanilan yontemler
arasindadir. Esikleme yonteminde goriintii 6nceden belirlenen bir esige gore alanlara
ayrilir. Bu esigin belirlenmesi global histogram 6zelliklerinden olabilecegi gibi yerel
Ozelliklerden de belirlenebilir [47-49]. Bir diger yontem kiimeleme (cluster) yontemidir.
Bu yontemde pikseller degerlerine gore kiimelere boliiniir, kiime sayis1 basglangicta
belirlenebilecegi gibi otomatik olarak da belirlenebilir [50, 51]. Bu yonteme benzeyen
diger bir yontem biiyliyen alan (region growing) yontemidir. Bu yOntemde c¢evre
pikseller belirlenen yakinlik derecesine gore boliitlenecek alana dahil edilir veya

edilmez [52, 53].

Kenar tabanli yontemler ise boliitlenecek objenin smirlarini ve kenarlarmi bulmak icin

gelistirilmistir. Bu yontemlerde ¢ogunlukla goriintiilerin gradyanlarinin hesaplanmasi ile
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kenar bilgileri elde edilir [54-56]. Kontiir ve sekil tarama bu baslik altinda gradyan
kullanmayan diger yontemlerdendir [57, 58].

1.5. Goriuintide Doku Analizi

Doku analizi yontemi, biyomedikal alanda siniflandirma ve boliitleme uygulamalarinda
kullanilir. Genellikle normal ve anormal ayriminda hastay1 fazladan radyasyona maruz
birakmadan goriintii iizerinden yapilan analizler neticesinde teshise yardimci olarak
kullanilmaktadir [59]. Doku analizinin kullanilacak 6zelliklerin ¢ikarilmasi igin farkli
yontemler gelistirilmistir. Depeursinge et al. [60] yaptigi ti¢ boyutlu doku analizi
calismasinda bu tekniklere ayrintili olarak yer vermislerdir. Biyomedikal alanda en ¢ok
kullanilan 6zellik ¢ikarma yontemleri olarak gri seviye es olusum matrisi (GLCM) [61],
kosu uzunlugu matrisi (Run Length Encoding) (RLE) [62], yerel ikili (binary) Orunti
(Local Binary Pattern) (LBF) [63], Fourier ve ayrik kosiniis doniisiimii (Fourier ve
discrete cosine transform, DCT) [64], Gabor filtreleri [65], Laws filtreleri [66] ve
dalgacik doniisiimii (wavelets) [67] bilinir. Depeursinge et al. [60]’in yaptig1 ¢alismada
bu 6zellik ¢ikarimlarinin hangi organ ve goriintiileme cihazlarinda hangi hastaliklar i¢in

uygulandigi ayrintili olarak ifade edilmistir.

GSEOM komsu piksellerin belirli bir yon ve mesafede olusum frekansini gosterir. RLE,
ayn1 yonde ayni piksel degerlerinin sayisini hesaplayan 6zellik matrisidir. LBF, goriintii
siyah beyaza donistiiriildiikten sonra kiiresel alan i¢inde bu piksellerin
organizasyonlarint ¢ikaran tekniktir. Fourier yOnteminde doniisiim uygulanarak
goruntiinun frekans duzleminden 6zellikler ¢ikarilir ancak konumlandirma bilgisi eksik
kalir. Gabor gortintiiden 6zellikler ¢ikarir, hem frekans hem konum bilgisi vardir ancak
yon siirlidir. Dalgacik doniisiimiinde ytliksek ve diisiik frekans alt gruplarindan 6zellik

cikarmada kullanilir. Gabor yontemindeki smirli yon dalgacik yontemiyle asilmistir.

Goriintiide doku analizi hem BT hem de PET iizerinde aktif olarak caligilmaktadir.
KHDAK hastalarinin goriintiilerinden ¢ikarilan doku 6zellikleriyle tiimoriin ne kadar
heterojen oldugu anlagilmaya c¢alisilmaktadir [4, 68-70]. Tiimoriin heterojenligi tedaviye
yanit, hastanin ameliyat olup olmayacagi ve evreleme ile olan iligkisi arastirilmaya
devam edilmektedir [71]. Ancak heniiz Kklinik uygulamalarda aktif olarak

kullanilmamaktadir.



2. BOLUM

MATERYAL VE YONTEM

2.1. Materyal

Bu tez caligmasinda, Kayseri Acibadem Hastanesi Niikleer Tip Bolimii’nde bulunan
pozitron emisyon tomografisi / bilgisayarli tomografi (PET/BT) cihaz1 ile alinan
gortintiiler kullanildi. Gortintiiler Siemens, Biograph 6, HI-REZ (USA) marka tarayici
ile elde edildi. Biograph sistemlerinde 18-F-FDG PET kristali olarak LSO (Lutetium
oxyorthosilicate) kullanildi. PET goriintiileme i¢in gelistirilmis olan ve {i¢ boyutlu (3D)
goriintiileme teknolojisi ile yiiksek kalitede goriintiileme imkani veren LSO PET
detektorlerinin enerji ¢oziiniirligi <%15’dir. HI-REZ 6zelligi ile teghiz edilmis olan
Biograph sistemleri kullanicilara 98 mm?3’lik hacimsel ¢ozintrlik ve 4,3 mm’lik
uzaysal ¢Ozlniirliik sunmaktadir. Morfolojik goriintiileme ve ateniiasyon diizeltmesi i¢in
PET’e entegre edilmis 6 kesit multidedektorlii BT cihazi kullanildi. 5-6 saatlik aclik
sonrasi, kan glikoz diizeyi 150 mg/dI’nin altinda olan hastalara 10-15 mCi (370-
555MBq) 18-F-FDG enjekte edilip, enjeksiyondan 1 saat sonra sirtiistii pozisyonda
PET/BT tarayicinin yatagina yatirilarak once rehber amagli topogram goriintiileri alind1.
Hasta sirtiistii pozisyonda kollar yukarida basin {izerinde tutularak kafa tabanindan
uyluk bolgesine kadar, 6nce BT ¢ekimi, ardindan yine ayni aralikta her PET yatag:
basina 2-3 dakika olacak sekilde 8-9 yatak pozisyonunda PET ¢ekimi gergeklestirildi.
Elde edilen goruntuler, ¢ boyutlu (3B) iteratif rekonstriiksiyon algoritmasi ile tekrar
catilarak elde edilip degerlendirildi. Gorintiilerin degerlendirilmesi Siemens e-Soft
goruntuleme platformunda, lg boyutlu tiim viicut projeksiyonu ve ii¢ farkl kesitte, bir
uzman tarafindan (Yrd. Dog. Dr. Seyhan Karagavus, Bozok Universitesi, T1p Fakiiltesi,
Niikleer T1p Anabilim Dali) hem gorsel hem de semikantitatif olarak degerlendirildi. Bu

caligma i¢in toplam 67 hastadan alinmis veriler kullanildi.
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2.2. Ydntem

Cihazdan alinan DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) kesitleri
MATLAB ortamma matris olarak aktarildi DICOM dosyas1 igerisinde goriintii ile
birlikte hastaya dair bir¢cok bilgi ve gorintl elde etme parametreleri yer aldi. Calisma
icerisinde goriintii iki boyutlu bir matris olarak ele alinip islemler gerceklestirildi.
Orijinal PET ve BT goriintiilerine bakildiginda islemlere baglamadan dnce 6n islemeye
tabi tutulmasi gerektigi goriildii (Sekil 2.1). BT goriintiisii igerisinde hasta yatagi ve yag
dokular1 goriilmektedir. PET goriintiisii ise BT goriintiisii ile eslesmeyecek kadar kiiclik
oldugu icin boyutlandirma gerekmektedir. Goriintiilerin ¢akistirilip birlestirilmesi i¢in
kaynak goriintiilerin ayn1 boyutta olmalar1 gerekmektedir. Caligmada kullanilan hasta
goriintiilerinden PET goriintiileri 168x168 boyutunda ve piksel degerleri 0 ile 16384
arasinda, BT goriintiileri ise 512x512 boyutunda ve piksel degerleri 0 ile 4096
arasindadir. Piksel degerleri hastadan hastaya farklilik gostermektedir; bunun baslica
nedenleri arasinda hastalarm viicut yapisindaki ¢esitliligi ve uygulanan goriintii alma

prosediirleri sayilabilir.
2.2.1. Goriintii On isleme

Ik olarak, BT goriintiilerinden yag dokularnin gdriintiiden ¢ikarilmasiyla isleme
baslandi. Orijinal goriintiide ayrint1 ¢ok farkedilmedigi i¢in ilk Once histogram
esitlemesi yapilarak kontrast artirimi gergeklestirildi. Sekil 2.1°de orijinal BT
goriintiisiiniin histogrami gosterilmektedir. Histogram, goriintiideki piksel elemanlarinin
ne kadar siklikta bulundugunu gérmek igin kullanildi. Histogram esitlemesi yontemi
aynit degere sahip piksel degerlerinin toplanip, toplam piksel sayisina boliinmesine

dayanmaktadir.

Sekil 2.1°de dikey eksen goriintiide olan piksel degerlerini, yatay eksen ise bu goriintii
degerlerinin olma sikligin1 betimlemektedir. Yaklasik olarak 11 farkli degerin
bulunmas1 ve goriintiide siyah piksellerin ¢ogunlukta olmasi, ki bunlar goriintiide O
piksel degerini alirlar, goriintiiniin bu sekilde goriilmesine sebep olmaktadir. Bu
problemin iistesinden gelmek ve goriintiiniin kontrastin1 artirabilmek icin histogram
esitlemeye basvuruldu. Kontrastin artirilmasi gegisleri daha belirgin hale getirmektedir.
Histogram degerlerinin daha genis bir araliga yayilmasi islemi histogram esitleme
olarak adlandirilir [72]. Histogram esitleme yapildiktan sonra goriintiide yapilacak on

islemler daha net olarak goriildii.
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Sekil 2.1. BT goriintiisiiniin histogramu.

Sekil 2.2. Esitleme sonrasi olusan BT goriintiisii.

Sekil 2.2’de piksel degerleri 50 ve 2000 arasina denklestirildiginde ortaya ¢ikan goriintii

verilmistir.
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Sekil 2.3. MATLAB imshow (img,[]) fonksiyonu ile
BT goruntusu.
Ayrica, MATLAB programinda en yiksek c¢ozindrlikle gosterme fonksiyonu
tanimlidir. Simdilik goériintiide olan istenmeyen yag, yorgan ve yatak goriintiisli i¢in bu
gosterim daha faydalidir. Bu goriintiide giiriiltiilerin goriilmesi daha kolaylastirilmistir.
Sekil 2.3°te ise hicbir esitleme yapilmadan goriintii gosterme kiitiiphanesinin 6zelligi

kullanilarak MATLAB’da DICOM BT goriintiisti goriilmektedir.

Sekil 2.4. Morfolojik islem sonras1t BT goriintiisii.

Siradaki islem yag ve yorgan goriintiilerinin goriintiiden ayiklanmasidir. Bunun i¢in
istatistiksel esikleme kullanildi.
Piksel degerlerinin ortalamasi ve standart sapmasi kullanilarak otomatik esikleme

belirlendi. Esik degerinin belirlenmesinde ortalama deger + (1.1) x standart sapma
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formuli kullanildi. Standart sapma Oniindeki katsayr gozlemler sonucunda belirlendi.
Bu degerin tstiindeki piksel degerleri bir degerine, altindaki degerler ise sifir degerine
atand1.

Daha sonrasinda morfolojik islem uygulanarak yag ve yatak, goriintiide daha silik hale
getirildi. Morfoloji, goriintii islemede bolgesel sekillerin tanimlanmasini saglayacak
teknikler olarak nitelendirilir [73]. Morfolojik goriintii islemede goriintiiler kiime olarak
ele alinir. Morfolojik islem uygulanacak goruntiiye A kiimesi, uygulanacak morfolojik
filtreye de B kiimesi denirse, morfolojik isleme A kiimesinin genel anlami

bozulmayacak sekilde B kiimesiyle filtrelenmesi olarak tanimlanir.

Bu islemler asinma, genisleme, agma, kapama operasyonlari olabilir. BT gorlntlsunde
bizim asindirmak istedigimiz hasta yatagidir. Bunun icin top seklinde yaricapi,
uzunlugu ve genisligi dort piksel olacak sekilde yapi elemani olusturuldu ve BT
goriintiisine uygulandi. Sekil 2.4’te morfolojik islem sonrast BT goriintiisii
verilmektedir. Bu gorintd, MATLAB programinda imopen ve strel komutlari
kullanilarak elde edildi; strel burada B kiimesini olusturmak i¢in imopen ise asindirmak
icin kullanildi. Boylece hasta yatagi olabildigince silik hale getirilip daha sonra
esikleme ile goriintiiden atildi ve maske olusturuldu. Bu islemin yapilmasindaki amag,
orijinal goriintiiden sadece ilgili alanin ¢ikarilabilmesi i¢in gereken maskenin

sinirlariin belirlenmesidir.

0 0 1 0 0
1 1 1 1 0
1 R=3 1 1 0
1 T 1 1 1
1 1 1 1 1 0
1 1 1 1 1 0
0 0 0 1 0 0 0

Sekil 2.5. Uygulanan B kiimesi yapisi.

MATLAB morfolojik uygulama kiitiiphanesinde yuvarlak yap1 disinda elmas,

dikdortgen ve cizgi yapit elemanlar1 bulunmaktadir. Uygulanan alan bakimindan ve
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hasta yatagmm sekli diisiiniildiigiinde eliptik sekil daha iyi sonug¢ vermistir. Uygulanan
filtre yapis1 Sekil 2.5’te goriilmektedir.

12000

10000

8000

4000

2000

Sekil 2.6. Asindirma sonras1 BT goriintii histogramu.

Morfolojik islem dncesinde hasta yatagini ifade eden piksel degerleri anatomik degerleri
gosteren piksellere yakin oldugu icin piksel esikleme ile goriintiiden ayirmak miimkiin
olamamistir. Burada yatagin i¢ kisminin siyah piksellerden olusmasi asidirmayi
kolaylastrrmustir. Sekil 2.6’da agindirma sonrasi goriintiiniin histogrami goériilmektedir.

Histogramin sag tarafinda kalan alan esiklenmesi gereken degerleri ifade eder.

Sekil 2.6°de sag tarafta yer alan pikselleri sinir kabul eden esikleme sonucu elde edilen
gorunta ikili (binary), yani siyah-beyaz, gorintiye cevrildi (Sekil 2.7).

Sekil 2.7. Morfoloji sonras1 uygulanan esikleme ile elde
edilen siyah-beyaz gorintu.
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Elde edilen siyah-beyaz goriintiide sagdan, soldan, yukaridan ve asagidan ilk beyaz
piksellerin resimdeki koordinatlar1 kaydedildi. Bu piksel konumlar1 smir kabul
edilmistir. Boylece, bu noktalar1 maksimum ve minimum simnir kabul eden dikdortgen

seklinde ilgili alanin ¢ikarilmasi saglandi. Bu islem Sekil 2.8”de gosterilmistir.

Sekil 2.8. Sinir piksellerin otomatik olarak elde edilmesi.

Benzer sekilde ilgili alan ¢ikarilmasi i¢in PET goriintiilerinin de sinir koordinatlarinin
kaydedilmesi gerekmektedir. PET goruntusinin en iyi ¢Ozinurlukte gosterilmis hali
Sekil 2.9°da yer almaktadir.

Sekil 2.9. PET gorintlsunin yiksek ¢ozunirlukte gésterimi.
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Sekil 2.10’da PET goriintiisiiniin  histogrami1 goriilmektedir. Timdorlii bolge bu
goriintiideki piksel degerleri bakimindan en yiliksek yeri gostermektedir. BT
goriintiistine kiyasla PET goriintiisiinde dogrudan kenar belirleme asamasi uygulanabilir

durumdadir.

2500 -

1000

x 10

Sekil 2.10. PET goriintiistiniin histogrami.

Ilgili alan1 PET goriintiilerinden ¢ikarmak icin Canny kenar belirleme algoritmasi [74]
oncelikle uygulanip goriintii siyah-beyaz formata cevrildi. Daha sonra ise BT’de
uygulandig1 gibi ilk beyaz pikseller otomatik olarak secilip koordinatlar1 kaydedildi.
Canny kenar belirlemede goruntiinin gradyani hesaplanip yerel maksimumlarina
bakildi. Burada iki esikleme kullanilarak giiclii ve zayif kenar belirleme ¢ikarildi. Canny
algoritmasinin calisma basamaklarini 3 ana kisima aywrabiliriz. Birinci asamada,
goriintiiye Gaussian filtre uygulanarak gorintii hem giiriiltiiden arindirilir hem de
gecisler yumusatilir. ikinci asamada, giiclii ve zayif olmak iizere iki esikleme degeri
belirlenir. Ugiincii asamada ise, goriintiiniin x ve y eksenleri boyunca olan gradyanlar1
tiirev kullanilarak elde edilir. Gradyan sayesinde kenar ilerleme sekli belirlendi. Yon
olarak 0, 45, 90 ve 135 derece olmak Uzere dort yon mevcuttur. Arada kalan degerler bu

degerlere yakmligma goére atanir. Ornegin; 22,5 derece 0 derecesine atanir. Sekil
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2.11’de olusan bosluklar iki esikleme degerinin altinda ve iistiinde kalan alanlar

sebebiyle olusmaktadir.

Sekil 2.11. PET goruntstine Canny kenar belirleme
yonteminin uygulanmasi.

Sekil 2.11°de Canny ydnteminin uygulanmasi sonrasi PET goriintiisiindeki giigli ve
zayif kenarlar ¢ikarildi. Arada kalan bos kisim islemimizi etkilememektedir. Ciinkii bu,
bizim bulmaya calistiZimiz anatomik gorintiiniin baslangic ve bitis noktalaridir.
MATLAB goriintii isleme kiitiiphanesinde kenar belirlemek i¢in alt1 farkli yontem daha
mevcuttur. Sekil 2.12°de goriildiigli gibi, otomatik olarak baslangic ve bitis piksel

konumlari belirlendi.

Sekil 2.12. PET goriintiisiinde sinir piksellerinin
cikarilmasi ve isaretlenmesi.
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BT ve PET kenar koordinatlarinin kaydedilmesinden sonra orijinal kaynak
goriintiilerden bu koordinatlar1 smir kabul eden dikdortgen alanlar ¢ikarildi. Cikarilan
alanlar ayn1 boyutta olmadiklar1 i¢in bilineer ara degerleme yontemi [75] kullanilarak
PET goriintiisii BT goriintiisiiyle ayn1 boyuta getirildi. Bu islemlerin sonuglar1 bir érnek
PET ve BT cifti i¢in Sekil 2.13’te verildi. Boyutlandirma i¢in hasta listesinde sabit bir
katsayr yoktur. Anatomik sekil farkliliklarindan dolayr bu islem otomatik olarak
gerceklestirildi.

Orijinal BT gériintiisii ilgilenen alanin én islem sonrasi

Orijinal PET gorlntlsu ligilenen alanin én islem sonrasi

Sekil 2.13. On islem sonras1 BT ve PET gériintiisii.

2.2.2. Goriintii Cakistirma

Ayn1 boyuta getirildikten sonra goriintii ¢akistirma algoritmasi uygulanmasi agamasina
gecildi. Goriintii cakistirma, goriintiilerin st liste getirilmesi igslemi olarak 6zetlenebilir.
On islemden ¢ikan goriintiiler, son asamada interpolasyon ydntemiyle ayni boyuta
getirilmesine ragmen anatomik konumlar1 tam olarak birbirini karsilamaz. Bunu
goOsterebilmek icin gorlntileri Gst Gste (montaj edilen gorintiler) gostermek yeterli
olacaktir. Montaj edilen goriintiiler Sekil 2.14’te verildi. Gortintii ¢akistirilmasinda takip
edilmesi gereken adimlar vardir. Bu ¢alismada geometrik doniisiim modellemesi igin

once kat1 cisim sonra afine doniisim secildi. Algoritma i¢in maliyet fonksiyonu
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karsilikli bilgi (KB) [76] secildi. Son olarak, ¢akistirma islemini gergeklestirmek igin
optimizasyon algoritmasi olarak bir art1 bir (1+1) evrimsel optimizasyon ydntemi
(OneplusOneEvolutionary) kullanildi [77].

Sekil 2.14. Cakistirilmig goriintiilerin bir arada (montaj)
gOsterimi.

Sekil 2.15’te, uygulanan ¢akistirma yonteminin genel akis semasi gosterilmektedir.
Cakistirilmak istenilen hareketli goriintiinin baslangig doniisim matrisine gore
konumlandirma islemine baslandi. Doniisiimden sonra piksellerin yeni konumlari
bilineer interpolasyon kullanilarak belirlendi. Ardindan, karsilikli bilgi ol¢iiti
kullanilarak hedef goriintli ile karsilastirildi. Cikan sonu¢ optimizasyon algoritmasi
tarafindan degerlendirilip, giincel donilislim matrisi hareketli goriintiiye uygulandi. Bu

islem benzerlik dl¢iitiinii maksimum yapana kadar devam ettirildi.

Gakigtinimak istenilen goruntu

Geometrik doniigim sonrasi  goruntu

Guncellenen dénuglm matrisi

Hedef goruntu

Sekil 2.15. Cakistirma yonteminin genel akis semasi.
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Cakistrma yonteminin ilk asamasi uygulanacak geometrik doniisim modelinin
secilmesiyle baslar. Bu calismada, PET ve BT arasindaki geometrik doniisiim afine
dontistim olarak belirlendi. Afine doniisiim; donme, 6teleme, dlgekleme ve kaykilma

etkilerini modelleyen geometrik doniisiimdiir.

Afine doniisiim iki boyutta alt1 parametreyle ifade edilir. Bu geometrik doniisiimiin
ozelligi paralel cizgilerin doniisiim sonunda paralel olarak kalmasidir. Eger doniisiim

matrisine tekil deger ayrismasi uygulanirsa 6lgekleme, donme ve 6teleme matrisleri elde

edilir.

X" = AX (2.1)
X' €11 €12 €13 X

[y’] = [e21 €22 e23] X M (2.2)
7' 0 01 1

Burada; x ve y kaynak gorintiideki konum, x’ ve y’ geometrik doniisiim sonrasindaki
konum olarak degerlendirilir. Asagida donme ve Oteleme etkileri i¢cin doniisiim

koordinatinin hesaplanma adimlarma yer verilmistir.

] = omecosel [y =l (232)
=5 [ St o+ cosaty — o] 2:30)
X" = (s cosa)x + (s sina)y — s (X, COSa + Y, Sina)

y' = (=ssina)x + (s cosa)y — s (X, Sina — y, cosa) (2.4)
a = s cosa

b = —ssina

S, burada dl¢ekleme katsayisini oo donme agisini ifade eder.

s= va?+ b? (2.53)
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a=tant (2) (2.5b)

Boylece goriintiide birbirine karsilik gelen her x ve y ekseni koordinatlarina bakilarak
cakistirilmak istenilen goriintii ve kaynak goriintiiniin arasindaki harita fonksiyonu
cikarilir. iki goriintii arasindaki geometrik iliskinin belirlenmesiyle doniisiim matrisi
elde edilir. Ornek ile aciklayacak olursak diizlemde bir kare diisiinelim. Bu karenin
kose koordinatlarinin doniisiim matrisiyle ¢arpilmasi durumunda yeni kdse koordinatlari

belirlenir ve bu noktalar1 birlestirdigimizde yeni konumlar1 elde etmis oluruz.

Sekil 2.16°da bu etkiler goriilmektedir. Siyahla gizilen dikdortgen orijinal goruntiyd
ifade ederse donme, egme ve Olgekleme doniisiim matrisleri uygulandiginda sekildeki
mavi dikdortgenler elde edilir. Benzer sekilde BT ve PET goriintiilerinin arasindaki
geometrik haritalamay1 bulmak i¢in segilen konumlarda (bunlar el ile veya otomatik

olarak seg¢ilebilir) ters doniisiim uygulanmasi durumunda doniisiim matrisi elde edilir.

Sekil 2.16. Afine doniisim etkileri. (a) Baslangig
karesi, (b) egme, (c) dondirme ve (d)
Olgekleme.

Optimizasyon yontemi olarak MATLAB’da yer alan 1+1 evrimsel algoritma kullanild.
Bu algoritmada baslangicta belirlenmesi gereken degiskenler yer almaktadir. Bunlar
biiylime faktorii, epsilon, baglangi¢ yaricapit ve maksimum yineleme sayisidir. Biiylime

faktori degiskeni filtre boyutu olarak diisiiniilebilir. Bu deger ¢ok biiyiik oldugunda
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coziime erken ulasilirken yerel maksimum degere yakalanma riski vardir. Cok kiigiik
oldugunda ise yerel c¢oziimlere takilma riski azalirken ¢6ziim siiresi uzamaktadir.
Epsilon degiskeni ¢oziimii bulmadaki hassasiyetle ilgili bir degiskendir. Kiigiildiikge
cOzlime yakinsamasi artacaktir, ancak belirli bir degerin altinda ¢6ziime ulagamama
riski vardir. Baslangic yarigapi taramanin basindaki tarama yaricapidir, daha sonra
bliyime faktorii oraninda artar. Maksimum yinelenme sayis1 tam ¢Ozimiin
bulunmamasit durumu i¢in konulur. Coziime bu yinelenme sayisindan Once de
ulasilabilir, ancak asilmasi engellenmistir. Optimizasyon algoritmasi benzerlik 6l¢egini
minimum yaparak en iyi ¢ozliime ulasmaya calisir. Bu ¢alismada karsilikli bilgi 6l¢iiti
kullanildi. Bu 6lgegin parametreleri ise kullanilacak 6rnek piksel sayisi, kullanilacak
histogram veri sayis1 olarak secildi. Kullanilacak piksel sayisi rasgele belirli sayida
piksel olabilecegi gibi list iiste gelen alandaki biitiin piksellerin kullanilmasi seklinde de
olabilir. Sekil 2.17°’de MATLAB programinda baslangi¢ degiskenleri verilmeden dnce

optimizasyon ve Ol¢tit degiskenleri verildi.

optimizer =

registration.optimizer.OnePlusOneEvolutionary

Properties:
GrowthFactor: 1.050000e+00
Epsilon: 1.500000e-06
InitialRadius: 6.250000e-03
MaximumIterations: 100

metric =

registration.metric.MattesMutualInformation

Properties:
NumberOfSpatialSamples: 500
NumberOfHistogramBins: 50
UseAllPixels: 1

Sekil 2.17. Baslangi¢ optimizasyon degiskenleri.

Swradaki asama, yeni bulunan konumlara piksellerin atanmasi ve piksel degerlerinin

belirlenmesidir. Bu asamada, interpolasyon tekniklerinden bilineer interpolasyon
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kullanilmistir. Bilineer interpolasyon, yeni konumdaki pikselin belirlenmesi i¢in o
pikselin bir komsulugundaki piksel degerlerinin uzakhigina gore ortalamasini alarak

deger atayan bir yaklagimdir.
2.2.3. Goriintii Birlestirme
2.2.3.1. Temel Bilesen Analizi

Temel bilesen analizi (TBA) Oriintii tanima ve igaret islemede veri iizerinde uygulanan
temel bir islemdir [78]. Verinin analizinde ve sikistirma problemlerinde genel olarak
basvurulur. TBA, matematiksel olarak birbiriyle iliskili girdileri birbirinden iliskisiz
girdilere doniistiirme islemi olarak tanimlanabilir. Buradaki amag olabildigince az

bilgiyi kaybederek gosterimin sadelestirilmesidir.
y= A(X - mx) (26)

Burada m, ortalama degeri X ise giris vektoriidiir ve bu giris her satirinda K deger

icermektedir.

K
Z X (2.7)

A matrisi ise kovaryans matrisi C,’den elde edilir. A matrisinin satirlar1 kovaryans

matrisinin 6zdegerlerinin azalan sirayla dizilmesiyle olusturulur.

K
1
Ce = E{(x— m(x— m)Th= 3> ot — mym] (28)
k=1

Giris vektorimiiz n boyut i¢in kovaryans matrisimiz nxn boyutunda elde edilir.
Kovaryans matrisi gercel ve simetriktir. Bu sebeple n tane ortonormal 6zvektor kiimesi

elde etmek miimkiindiir. Bu matrisin elemanlar1 asagidaki esitlikten elde edilir:
Ce(i,1) = E{(x; — mp)(x; — my)} (2.92)

Cx(i,j) =E{(x; — mi)(xj - mj)} (2.9b)
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A matrisinin satirlarmin ortonormal vektdrler olmas1 sebebiyle A~ = AT yazilabilir.
Bunu ilk denklemde yerine koyacak olursak bilesen doniisiimiinden sonra girdi

vektoruni yeniden elde edebiliriz.
x= ATy + m, (2.10)

Burada girdi vektorinun elde edilmesinde orijinal x tam anlamiyla ifade edilemeyebilir.
Bunun sebebi kovaryans matrisinden elde edilen o6zdegerlerin tiimiiniin
kullanilmamasidir. Ancak bilesen analizinin amac1 boyutun azaltilmasi i¢in en yiiksek

degeri tagiyan bilesenlerin secilmesidir.

Goriintii birlestirmede TBA’nin uygulanmasinda kaynak goriintiiler siitun vektoriine
doniistiiriilerek kovaryans matrisi olusturulur. Kovaryans matrisinden 6zdegerler
hesaplanarak en biiyiikten kiigiige dogru siralanir. Burada en biiyiik degerler goriintiide
onemli oOzellikleri ifade eder. Bu asamalar Sekil 2.18’de verilmistir. Goriintii
birlestirilmesinde kaynak goriintiiden elde edilen 6zdegerler birlestirmede agirlik olarak
kullanilir. Bu da goriintiide aktarilmak istenilen BT’den kenar, PET’den metabolik

bilginin aktarimini saglar.

En blyiik 6zdeger ile goriintulerin birlestirilmesi

PET ’
Kovaryans Matrisi L
Dy 0
D=]: ™ :
BT 0..D,
E*Cov+ET =D

Birlestirilmis gorunti

Sekil 2.18. TBA birlestirme semasi.

2.2.3.2. Dalgacik DoniisiimU Kullanilarak Goriintii Birlestirme

Goriintiimiizli bir vektdr uzay1 olarak diisiiniilebilir ve belirli piksel degerleri arasinda

parcali fonksiyonlar biitiinii olarak tanimlayabiliriz. Bu aralig1 her seferinde 2/ esit
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parcalara ayirdigimizda olusan aralik yine bir fonksiyon ile ifade edilecek olursa ve
buna araligin en kii¢iik boliimiinden baslanacak olunursa, vektor uzaymi birbirini

kapsayan fonksiyonlar olarak ifade edebiliriz [36].
VO c VvVl cVv?c- (2.11)

V/’ye kadar olan vektdr uzaymi olusturan temel (basis) fonksiyonlara &lgek (scaling)

fonksiyonu denir. Her bir araliktaki 6l¢ek fonksiyonlarmi bulmak icin:
ol = ®(2x-k), k=0,...,21 -1

1 0<x<l1
0 diger durumlarda

D(x) = ( 2.12)

Simdi yeni bir vektdr uzayi tanimlanir, W/, ve bu vektdr uzay: V/ ortogonal olarak V/*1
vektdr uzaymda yer alir. W/ vektdr uzaymi olusturan lineer olarak bagimsiz temel

fonksiyonlara W/ dalgacik denir [79]. Bu temel fonksiyonlarmn iki belirgin 6zelligi ¥}

ve dbﬁ beraber V/*1 vektér uzaymnm temel fonksiyonunu olusturmalari ve her bir
coziinilirliik seviyesinde karsilik gelen Olcekleme ve dalgaciklarin birbirine ortogonal

olmasidir. Dalgacik fonksiyonu:
w(x) = a2 ¥ (a7(x — kba)) (2.13)

seklinde ifade edilir. Degisen dalgacik ailelerine gére a ve b katsayilar1 belirlenir.
Ornegin; Haar igin bu degerler a=1 ve b=2’dir. Dalgacik doniisiimii uygulanan f(x)

fonksiyonundan ¢ikarilan dalgacik katsayilarinin bulunmasi

a = (f(), WL(0)) = [fO)wL()dx (2.14)
dalgacik dontistimii uygulanan f(x) fonksiyonunun geri olusturulmasi ise

f(x) = (af Pi(x)) = Ta vl (x) (2.15)
seklinde ifade edilir.

J seviyesinde gergeklestirilecek ¢oziiniirliik analizi ile katmanlara ayirmada 6lgekleme

ve ana dalgacik fonksiyonlar1 cinsinden ifade edilmesi asagidaki esitlikte verilmistir.
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Her bir katmanda dlgekleme fonksiyonu yeni bir 6lgek ve ana dalgacik fonksiyonlari ile
ifade edilir.

f(X) = Znez0l dlx —n) = Tychdl () + X, df p(x) (2.16)

Burada ¢ ve d katsayilar1 j seviye ¢oziiniirliigiindeki katsayilar1 verir. Bu katsayilarin

hesaplanmasi tekrarli olarak bir alt ¢oziiniirliik seviyesinden hesaplanir.

ch= > oM In-2K) (2.17a)
nez

d= > el h(n-2K) (2.17b)
nez

Bu esitliklerde gegen [ diisiik geciren filtre, h ise yuksek geciren filtreyi temsil
etmektedir. Dolayisiyla her alt seviyedeki ¢oziiniirlik seviyesine gecilirken filtreme
islemlerinin sonucunda katsayilar elde edilir. Diisiik gegiren filtre sayesinde goriintiideki
disiik frekans 6geleri korunurken, yliksek geciren filtre sayesinde kenar bilgileri gibi

yiiksek frekans 6geleri korunur.

Dalgacik doniisiimiiniin goriintiiye uygulanmasi bir boyutlu doniistimiin 6nce siitunlara
sonra satirlara uygulanmasiyla gergeklesir. Donilistimiin  uygulanmasi sonucunda
goriintiiden dort alt grup goriintii elde edildi. Dort alt grubun olugmasinin sebebi sudur:
Ik 6nce goriintii diisiik ve yiiksek gegiren [ ve h filtrelerinden gegirilerek iki alt gortnt
olusur; daha sonra tekrar diisiik ve yiiksek gegiren filtrelerin uygulanmasiyla diistik-
disik (LL), diusik-yiksek (LH), yuksek-disik (HL) ve yiiksek-yuksek (HH)

kombinasyonlarinda dort alt goriintii elde edilmis olur.

Sekil 2.19’da ikinci ¢oOziiniirliik seviyesine ayristirilmig bir goériintiiniin - 6rnegi
verilmektedir. Her bir seviyede diisiik-diistik filtre uygulanmis alt grup, tekrar dort alt

grup goriintiiye ayrilmistir.

Goriintli birlestirme semasinda cakistirilmak istenilen iki goriintiiye ayrik dalgacik
doniisimii (ADD) uygulanir. Bu uygulamada goriintiilerin daha once dogru sekilde
cakistirildiklar: kabul edilir. Boylece iki goriintiide birbirine karsilik gelen bolgelerin
katsayilar1 ¢ikarilir. Cikarilan katsayilar belli bir kurala gore secilir ve ters dalgacik

sentezlemesi gerceklestirilerek sonug goriintii elde edilir. Katsayilarmn birlestirilmesinde
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filtre katsayilarinin en biiylik degerleri segilerek yeni degerler olarak atanir. Boylece

ortaya ¢ikarilan katsayilar dalgacik sentezlenmesinde kullanilarak birlestirilmis goriintii

elde edilir. Bu asamalar Sekil 2.20’de sema olarak verilmistir.

L1 LL1 LH1
Baglangi¢ Goruntusu \ \
/ /
H1 HL1 HH1
LLL1 LL2 | LH2
LH1 LH1
HLL1 HL2 | HH2
N N
/ /
HL1 HH1 HLA1 HH1

Sekil 2.19. Goruntunin ikinci seviye ¢oziintirliige ayrilmasi [73].

LLI

HLI

LHI

HH1

HL2

ADD

LH2

HH2

Tersine ADD doniigimu

LLF1

HLF1

PET

LHF1

HHF1

HLF2

HLI

LHI

HL2

LHF2

HHF2

ADD

LH2

HH2

BT

Dalgacik Katsayilari

Birlestirme sonrasi Dalgacik katsayilari

Birlegtirilmig gortintt

Sekil 2.20. Ayrik Dalgacik Doniigiimii ile birlestirme semasi.
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2.2.4. Birlestirme Olciitlerinin Hesaplanmasi
2.2.4.1. Karsihkh Bilgi

Karsilikl1 bilgi (KB) enformasyon teorisinden gelen bir dlgiittiir. iki rasgele degisken
arasindaki istatistiksel bagimliligi o6lgcmek icin tanimlanmistir. KB, goriintii
birlestirmede kaynak goriintiilerin sonug¢ goriintiiye ne kadar aktarildigini bulmaya
yarar. A ve B olmak tzere iki kaynak gorintimiz olsun, F’yi ise sonug gorintl olarak

tanimlarsak, KB;

KBAB = KBpa(f,a) + KBgg(f,b) (2.18a)
— pra(fa)

KBra(f @) = Xtapra(f @) log e pA() (2.18b)
— prg(fb)

KBpg(f,b) = Xaprs(f,b)log be(0 pa(b) (2.18¢)

esitlikleriyle hesaplanir ve her bir kaynak goriintiiden sonug¢ goriintiiye ne kadar bilgi
gectiginin toplamidir. Bu denklemlerde pg,p, marjinal olasilik dagilim fonksiyonunu
Dra Drp, ise bagl olasilik dagilimmi gosterir. p(a) ve p(b) gorintl histogrami

kullanilarak hesaplanir.

2.2.4.2. Birlestirme Simetrisi

Birlestirme simetrisi hangi kaynak goriintiiden daha cok bilgi aktarildigin1 bulmada

kullanilir.

_ . KBra (fa) _
BS = mutlak deger (KBFA(f,a)+ KB (Ch) 0.5) (2.19)
A kaynak goruntusiinden gelen karsilikli bilginin hem A hem B kaynak goérintulerinden
gelen KB degerine boliimiiniin mutlak degeri BS1 degerinin verir. Ayn1 sekilde B’den

gelen KB’nin toplam KB’ye boliinmesinin mutlak degeri BS2 degerini verir.
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2.2.4.3. Uzaysal Frekans

Sonug gorintldeki aktivite seviyesi situn frekanslar1 (CF) ve satir frekanslar1 (RF)

toplamlarinin degerlendirilmesiyle bulunur.

Uzaysal Frekans = VRF2 + CF2 (2.20a)

RE = \[Zizj(f(i,j)—f(i,j—l))z (2.20b)
mn

CF = \[Zizj(f(i,j)—f(i,j—l))z (2.20c)
mn

f goruntistinin mxn boyutunda oldugu kabul edilir. i ve j degiskenleri goériintiideki
pikselin konumu temsil eder. Uzaysal frekans degerinin yiiksek ¢ikmasi goriintiide

aktivite seviyesinin kaynak goriintiilere gore yiikseldigini gosterir.

Goriintli  birlestirme asamasinin tamamlanmasimnm ardindan bu siirecin  GSEOM
Ozellikleri tizerindeki etkisi incelenmistir. Doku analizi yaklasimi ile goriintiilerden
ozellik cikarma islemi genellikle PET goriintiileri iizerinde gerceklestirildigi igin
oncelikle PET gorlntilerinden tlimor aktif kontiir yontemiyle boliitlenmis daha sonra
bolutlenen bolgeye karsilik gelen birlestirilmis goriintiide ayni1 bolge belirlenmistir. Son
olarak sadece PET goriintiisiindeki ve birlestirilmis goriintiideki boliitlenmis timor
bolgelerinin gri seviye es olusum matrisi (GSEOM) yaklasimi ile doku 6zellikleri
¢ikartilarak, bagimsiz 6rneklem t testi kullanarak birbiriyle karsilastiriimistir.

2.2.5. Goriintiiden Tiimoriin Aktif Kontiir Yontemiyle Cikarilmasi

Aktif kontor, goriintiiden objeleri ¢ikarmada kullanilan bir bélitleme (segmentasyon)
yontemidir. Yilan yontemi olarak da bilinen yontemin ¢esitli versiyonlari mevcuttur. Bu
calismada Cahn-Vese yontemi kullanilmistir [80]. Bu yontemi diger yilan
yontemlerinden [81] aywran oOzellik durdurma Olgiitii olarak objenin siirlarindaki
gradyana bagimli olmamasidir. Goriintiiden objenin ¢ikarilmasinda kullanilan

matematiksel modelleme:
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KC) = o fHIC/@Pds + BJIIC"(s)I2ds — A [ |vuo(C(s))| ds (2.21)

Burada Q R?’de sl bir alt kilme olarak tanimlanirsa C(s) goruntiideki obje veya
objeleri gevreleyen egrinin sinirlari olarak modellenir. Esitlikte gegen a, 5,1 pozitif
tanimlidir; ilk iki terim objenin ¢ikarilan i¢ egrilerinin son terim ise dis egrinin ne kadar
piiriizsiiz olacagini belirler. Chan-Vese modeli bu esitligi minimum degeri igin ¢dzerek

obje sinirlarini belirler.

Birlestirilen goriintiilerde ve PET goriintiisiinde bu yontem timoér kitlesinin simirlarini
belirlemede kullanildi. Bu yontem i¢in katsay1 kullanildi. Enerjinin minimum seviyeye
getirilmesi denklemdeki Uglincti terimi maksimum yapmak icindir. Uglincii terim
goriintiideki  obje/objeleri  saran kontiir smirlarmi  temsil eder. Katsaymin
belirlenmesinde hastanin goriintii  ¢esitliliginden dolayr uzman doktor tarafindan
gozlemle belirlenen alan igin katsay1r her bir hasta i¢in denenerek bulundu. Katsayilar

0,4 ile 0,6 arasinda uygulandi.

Sekil 2.21°de Chan-Vese modelinin goriintii lizerinde 6rnegi verilmistir.

(JOH 8
O

Sekil 2.21. Baslangi¢ kontiiriiniin nasil obje sinirlarin1 belirlediginin goriintii Gzerinde
gOsterimi [82].

2.2.6. Tiimérden Gri Seviye Es Olusum Matrisiyle Ozellik Cikarim

Gr1 seviye es olusum matrisi (GSEOM) goriintiide belirlenen komsulukta gri seviye
piksel degerlerinin ne siklikla bir araya geldigini ¢ikartan matristir. Bu 0zellik ¢ikartma
yontemi Haralick et al. [83] tarafindan Onerilmistir. Bu ¢alismada aktif kontiir
yontemiyle ¢ikarilan tiimor goriintiisii bir komsulugunda simetri g6z Oniine alinarak 32
piksel araligina eslestirilmis goriintiiden (en kiigiik piksel degerinin 1 en bliyiigiiniin de

32 olarak atandig1 ve aradaki degerlerin dogrusal bicimde 1 ile 32 arasina



haritalandigin1 goriintliden) GSEOM matrisi hesaplandi.

korelasyon, enerji ve homojenlik 6zellikleri ¢ikarild.
Kontrast = ¥;;li —jlI*p(i,})

Zi,j (i—pi)G—pj)p(j)

Oj O'j

Korelasyon =

Enerji = %;;p(i,)?

p(ij)

Homojenlik = Y Tt i
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Bu matristen kontrast,

(2.22a)

(2.22b)

(2.22¢)

(2.22d)

Bu 6zelliklerin ¢ikarilmasinda amag ikinci dereceden 6zelliklerin kaynak goruntuler ile

karsilastirilip birlestirme yonteminin etkisini anlamakti. Sekil 2.22 ve Sekil 2.23’te

yapilan islem basamaklar1 gorsellestirilmistir.

Aktif konttir ile tumor bolutlenmesi

14000

12000

10000

Bolutlenen timorin 32 seviye haritalanmasi

Sekil 2.22. GSEOM’nin olusturulma basamaklari.



GSEOM matrisinden
gikarilan ozellikler

Kontrast = ¥;li — j|*p(i.j)

GSEOM matrisi
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1 — (= p)(=phpdf)
Kor yon = ¥jj 9,9

Enerji = 3 p(i.j)*

PO
14 Ji-

Homojenlik = ¥j;

Sekil 2.23. Doku 6zelliklerinin ¢ikarimini gosteren sema.

2.2.7. istatistiksel Analiz

PET gorintiilerinden ¢ikartilan GSEOM 6zellikleri ile ADD

ile birlestirilmis

gortintiiden c¢ikartilan GSEOM o6zellikleri arasinda herhangi bir farkliligin olup

olmadigini anlamak igin istatistiksel bir test olan bagimsiz 6rneklem t testinden

yararlanildi. t testi temel olarak iki grup arasinda ortalamalar bakimindan istatistiksel

olarak anlamli bir farkliligin olup olmadigini test eden bir yontemdir. Ydntemde

kullanilan sig. degeri 0.05 olasilik degeri ile karsilastirilmaktadir. Eger sig. degeri 0.05

olasilik degerinden biiyiik ise Ho hipotezi kabul edilir. Aksi takdirde alternatif hipotez
olan H; hipotezi kabul edilir. Analizler SPSS 23 (Statistical Package for the Social

Sciences Version 23) versiyonu kullanilarak yapildi.



3. BOLUM

BULGULAR

Bu bolimde; ilk olarak PET/BT goriintiilerinin ¢akistirilmasi ve goruntiden timaorin
bolutlenmesi Dbirlikte incelenmis ve PET goriintilerinde yapilan bdlitlenmenin
cakistirma yontemi iizerindeki etkisi uzman hekim ile birlikte degerlendirilmistir. Ikinci
kisimda dalgacik doniisimii igcin gorsel ve istatistiksel Olglitler i¢in parametrelerin
belirlenmesine yonelik bulgulara yer verilmistir. Daha sonra TBA ile ADD yodntemleri
ayni sekilde gorsel ve istatistiksel Olgiitler ile degerlendirilip karsilastirilmistir. Son
kisimda ise ornek bes hasta i¢cin PET, BT, TBA ve ADD gorunttlerine yer verilmis ve
incelenen 67 hastanin PET ve ADD goriintiilerinden GSEOM o6zellikleri ¢ikarilmis ve t

testi uygulanarak elde edilen bulgular sunulmustur.

3.1. PET/BT Cakistirilmasi ve Tiimoriin BolUtlenmesi

KB =2.3388 KB =2.3340
(a) (b)

KB = 2.3182 KB = 2.3422
(c) d

Sekil 3.1.  PET goruntusi Uzerinde bolitlenen timdrin BT goruntilerinde gosterimi.
Geometrik doniistimler; () donme, (b) kati cisim, (c) benzerlik ve (d) afine.
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Sekil 3.1°de farkli geometrik doniisiimlerin ¢akistirma yontemine etkisi goriilmektedir.
Dort farkli geometrik doniisiim denenmistir. Sekilde uygulanan doniistimler i¢in BT nin
PET goriintiisiine gore hesaplanan KB degerleri de verilmistir. En yiiksek deger afine
dontisimde elde edilmistir. Uzman doktor tarafindan cihazin yazilimi tarafindan
saglanan gorsel lizerinde yapilan degerlendirmede en basarili ¢akistirma ise benzerlik
donligiimii olarak belirlenmistir. (Sekil 3.2). Sekilde 3.1’de kirmizi ile gosterilen kare
ilgi alanmi gostermektedir, mavi ile ¢izilen alan ise PET gorintisinden timaorin
bolutlenmesiyle elde edilen koordinatlar olarak ¢izilmistir. Goriintii birlestirirken PET
goruntulerindeki timaoriun, BT gorlntilerinde dogru konuma gelmesi birlestirmenin

dogru sonuglanmasi i¢in gereklidir.
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Sekil 3.2.  Biograph 6 yaziliminin ekran goriintiisii (Kayseri Acibadem Hastanesi’nin
izniyle).
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Sekil 3.3.  Optimizasyon yontemi i¢in iterasyon sayilarinin denenmesi. (a) 100, (b)
200, (c) 300, (d) 400, (e) 500, (f) optimizasyon yontemi uygulanmadan
Once.

Iterasyon sayis1 KB’nin maksimum degeri i¢in ¢dziimiin ka¢ kere Yyinelenecegini

kisitlayan faktordiir. Sekil 3.3’te iterasyon sayist 100’den 500’¢ kadar denenmistir.

Ayrica Sekil 3.3f'de cakistirilmadan onceki konum gosterilmistir. Bu goriintiilerden

hesaplanan KB degerleri ve yontemlerin sonuglanmasi ig¢in gegen siire Tablo 3.1°de

gosterilmistir.

Tablo 3.1. iterasyon sayilar1 i¢in KB ve gegen siire degerleri.

KB Gecen sure (saniye)
100 iterasyon 2.3370 1.271048
200 iterasyon 2.3130 2.178355
300 iterasyon 2.3187 2.722171
400 iterasyon 2.3651 3.607944
500 iterasyon 2.3584 4.275860
Cakistirilmadan 2.3252 0.443386
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Tablo 3.1°de en iyi sonug¢ 400 iterasyonda elde edilmistir. Ancak goriintiiler uzman
hekim tarafindan degerlendirildiginde 100 iterasyon daha basarili bulunmustur.
Iterasyon sayismm artmasi 100 ile 300 arasinda ve 400’den sonra KB degerini

diistirtirken, 400°de KB’nin en yiiksek degeri aldig1 gézlenmistir.

20 0 %0
160 150 180
100 100/ 100
) L 50
T T W0 180 20 %0 0 0 W0 10 20 20 %0 % W0
(a) (b) (c)
= - P — v N— v = e ——
150 180 )
100 ) 10
% [’y P
W 10 10 20 20 0 %0 0 W 10 10 20 20 X0 % &0 %10 10 A0 %0 M0 % 40
(d) (e) (f)
150 )
100 100
% %
%W % M %0 % % W0 @ 20 % W M W

(8) (h)

Sekil 3.4.  Aktif kontiirde baslangi¢ kontiiri belirlendikten sonra maksimum piksel
degerinin katsayilarina gore alinma sekilleri. (a) 0.8, (b) 0.7, (c) 0.6, (d) 0.5,
(e) 0.4, () 0.3, (g) 0.2, (h) 0.1.

Sekil 3.4’te aktif kontdriin, baslangi¢ kontiirii belirlendikten sonra dikdortgen alandan
timorii saran alanin katsayilara gore ¢ikarilmasi gosterilmistir. Baglangi¢ kontiiriiniin ne
kadar daralacagi maksimum piksel degeri iizerinden belirlenmistir. Ornek olarak (a)
seklinde maksimum piksel degerinin %80’ini ¢evreleyecek kontlr gosterilmistir. Sekil
3.4h’de maksimum piksel degerinin %10’unu gevreleyen kontiir gosterilmistir. Uzman
doktorun cihaz yaziliminin verdigi goriintii ilizerinden yaptigi gozlemler sonucunda

maksimum degerin %20’sini kapsayan alan secilmistir.
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(a) (b) (c)

Sekil 3.5. Konturlerin gosterimi. (a) PET, (b) BT, (c) koordinat diizleminde.

Sekil 3.5te piksel degerlerine gore olusturulan kontiirler PET ve BT iizerinde
gosterilmistir. Renklendirme distan igeriye dogru % 10’dan %80’e kadar alanlar igin
sirali sekilde gosterilmektedir. Bu hasta icin timor bolgesinde 13 kontiir alani vardir. Bu
kontiirler arasindan agik mavi ile gosterilen alan tiimor bolgesi olarak secilerek doku

ozellikleri i¢in kullanilmistir.

3.2. Dalgacik Doniisiim Degiskenlerinin Belirlenmesi

Calismaya goriintii birlestirme yontemlerinin oncelikle degiskenlerinin belirlenmesiyle
baglandi. Temel Bilesen Analizi (TBA) 6zdegerlerin siralanip en yiiksek degerlerin
kullanildig1 bir yontem oldugu i¢in belirlenecek degisken bulunmamaktadir. Ayrik
Dalgacik Doniistimii (ADD) yontemi kullanilarak goriintli birlestirme yapabilmek igin
goruntilerin hangi seviyeye kadar ayrilacagi, hangi filtrelerin kullanilacagi ve
birlestirme kuralinin ne olacag: seklinde olmak Uzere (¢ degisken bulunmaktadir. ilk
olarak, kullanilacak filtre ailesinin belirlenmesi i¢in birinci seviyede ortalama katsayilar
secilerek birlestirme yapildi ve filtre aileleri uygulanarak karsilikli bilgi (KB),
birlestirme simetrisi (BS) ve uzaysal frekans (UF) 6lgiitleri hesaplandi (Tablo 3.2).

Tablo 3.2 incelendiginde BS i¢in en yiiksek degerin coif2 filtresinde elde edildigi
gorilir. KB i¢in en yiiksek deger dbl ve rbioll filtrelerinde, UF igin ise dmey filtresi

en iyl sonucu vermistir
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Tablo 3.2. Dalgacik filtrelerinin birlestirme olgiitlerine gore karsilagtirmasi.

Filtreler Degerlendirme Olciitleri
Ortalama
Piksel Standart | Karsihkh | Birlestirme | Birlestirme | Uzaysal
Degerleri | Sapma Bilgi Simetrisi 1 | Simetrisi 2 | Frekans
dbl 664,4795 | 142,4899 | 10,66757 | 1,946674 1,946674 | 56,7809
db2 664,2612 | 142,4328 | 10,66311 | 1,946008 1,946008 | 56,75106
coifl 664,2358 | 142,4667 | 10,64437 | 1,946943 1,946943 | 56,81124
coif2 664,2735 | 142,429 | 10,66502 | 1,946247 1,946247 | 56,75293
coif3 664,2234 | 142,4458 | 10,635 1,947223 1,947223 | 56,77518
coif4 664,2274 | 142,4493 | 10,63797 | 1,947059 1,947059 | 56,77654
coif5 664,2321 | 142,449 | 10,6396 1,946937 1,946937 | 56,77723
sym?2 664,2612 | 142,4328 | 10,66311 | 1,946008 1,946008 | 56,75106
sym3 664,197 | 142,4797 | 10,65622 | 1,946411 1,946411 | 56,80555
sym4 664,2366 | 142,4644 | 10,64217 | 1,946972 1,946972 | 56,81084
symb5 664,2301 | 142,447 | 10,64438 | 1,946878 1,946878 | 56,75102
dmey 664,2203 | 142,4838 | 10,66018 | 1,946766 1,946766 | 56,80004
biorll 664,4795 | 142,4899 | 10,66757 | 1,946674 1,946674 | 56,7809
biorl3 664,4775 | 142,4899 | 10,66305 | 1,946818 1,946818 | 56,78107
biorl5 664,474 | 142,4899 | 10,65707 | 1,946974 1,946974 | 56,78128
rbioll 664,4795 | 142,4899 | 10,66757 | 1,946674 1,946674 | 56,7809
rbiol3 664,4765 | 142,4898 | 10,6584 1,94699 1,94699 | 56,78111
rbiol5 664,4746 | 142,4899 | 10,65715 | 1,947076 1,947076 | 56,78101




Sekil 3.6.
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Objektif Olcutlere gore basarili bulunan filtreler kullanilarak elde edilen

ADD yaklagimi ile birlestirilmis goruntiler (yukaridan asagiya sirasiyla
dmey, dbl, coif2).
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Sekil 3.6 incelendiginde tiimor sinirlart yakininda dmey ve dbl filtreleri icin

deformasyonun oldugu goriilir. Goriintiilerin renklendirilme amaci, gri Sseviye
g0Osterimde bu farklar1 yakalamanin oldukg¢a gii¢c olmasidir. coif2 filtresi igin piksellerde

bozulma gorulmese de sinir piksel degerlerinde kiiglik varyasyonlar saptanmustir.

Belirlenmesi gereken diger bir parametre birlestirme kuralinin tayinidir. Bunun igin
yukarida basarili bulunan coif2 filtresi igin birinci ¢ozinirlik seviyesinde dalgacik
katsayilarmin aritmetik secilim kurallarmin objektif Olgiitlere gore karsilastirilmasi

Tablo 3.3’de verilmistir.

Tablo 3.3. Dalgacik birlestirme kurallarinin birlestirme 6lgiitlerine gore karsilastirmas.

Degerlendirme Olgiitleri

Ortalama Standart Karsiikl Birlestirme Birlestirme Uzaysal

Piksel Sapma Bilgi Simetrisi 1 Simetrisi 2 Frekans

Degerleri
maks_min | 873,022674 | 131,789052 | 10,904947 1,94328591 1,94328591 57,9440316
maks_ort 872,9866398 | 133,9485005 | 10,84473287 | 1,950119994 | 1,950119994 | 64,78485948
ort_ort 664,4795337 | 142,4898963 | 10,66757071 | 1,946674197 | 1,946674197 | 56,78090189
ort_maks 670,5934008 | 145,0610423 | 10,19177645 | 1,9564439 1,9564439 87,34503379
maks_maks | 873,503699 138,796696 | 11,0821435 | 1,96648036 1,96648036 87,5880384
min_min 455,53049 145,945796 | 9,61538119 1,94113801 1,94113801 49,7859632
ort_min 664,2415487 | 138,8370779 | 10,4181916 1,941721995 | 1,941721995 | 54,77559242
min_maks | 485,6859853 | 144,4185662 | 9,184871875 | 1,954829382 | 1,954829382 | 85,59642832
min_ort 464,5821561 | 146,2382914 | 9,266231468 | 1,946930885 | 1,946930885 | 60,57951727

Tablo 3.3’de sol tarafta diisiikk gegiren filtreden gelen katsayilarin Segiminin maksimum,
minimum, ortalama yontemlerinden olmasi durumuna, sag tarafinda yiiksek gegiren
filtreden gelen katsayilarin se¢imi i¢in minimum, maksimum, ortalama yontemlerinden
olmast durumuna bakildi. Tablo 3.3 incelendiginde ii¢ birlestirme Ol¢iitii i¢in de en
basarili se¢imin diisiik ve yiiksek gegiren filtrelerin maksimum degerli katsayilarmin

secilmesiyle elde edildigi goriilir.

Sekil 3.7°de diisiik gegiren filtre katsaymin minimum segilmesi durumunda yiiksek
geciren filtre kombinasyonlar1 denendi. Sekil 3.7°den goriilecegi ilizere katsayilarin
minimum secilmesi durumunda BT nin sagladigi ¢oziiniirlik kaybedilirken PET den
gelen fonksiyonel bilgi de kaybedildi. Ug¢ kombinasyon icin de gorintillerde
deformasyon gerceklesmistir. Minimum-maksimum kombinasyonunda bu etkiler daha

iyi gorulmektedir.
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Sekil 3.7. Birlestirme kurali minimum kombinasyonlar1 (yukaridan
asagiya sirasiyla min-min, min-ort, min-maks).

Sekil 3.8’de diistik geciren filtre katsayinin maksimum sec¢ilmesi durumunda yuksek
geciren filtre kombinasyonlar1 denenmistir. Sekilden goriilece§i tizere katsayilarin
maksimum secilmesi durumunda BT’nin sagladig1 ¢6ziiniirlik ve PET’den gelen
fonksiyonel bilgi sonug goriintiiye yansitilmaktadir. Ug kombinasyon icin de gérintiler
iyi durumdadir. Objektif dlgitler maksimum-maksimum kombinasyonunun daha fazla

bilgi icerdigini gosterdi.



47

4000

3000

2000

1000

4000

3000

2000

1000

4000

3000

2000

1000

0
Sekil 3.8.  Birlestirme kurali maksimum kombinasyonlar1 (yukaridan

asagiya sirasiyla maks-min, maks-ort, maks-maks).
Sekil 3.9’da diisiikk gegiren filtre katsaymin ortalama segilmesi durumunda yiiksek
geciren filtre kombinasyonlar1 denenmistir. Sekilden goriilecegi iizere katsayilarin
ortalama se¢ilmesi durumunda BT’nin sagladigi ¢6ziiniirliik korunurken, PET den gelen
fonksiyonel bilgi de tam olarak yansitilamamistir. Ug kombinasyon icin de gériintiilerde
tumor sinirlarinda deformasyon gergeklesmistir. Ortalama-maksimum

kombinasyonunda bu etkiler daha iyi gorilmektedir.
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Sekil 3.9.  Birlestirme kurali ortalama kombinasyonlar1 (yukaridan asagiya sirasiyla
ort-min, ort-ort, ort-maks).
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Goriintiiler incelendiginde maksimum-maksimum kombinasyonu karsitlik ve dagilim

acisindan en 1yi sonucu vermistir.

Siradaki parametre ise gorilintiilerin hangi seviyeye kadar ayrilacagini belirleme
sorusudur. Bunun i¢in coif3 ve maksimum se¢im kurali uygulanarak sekiz seviyeye

kadar seviyeler denenmistir.

Tablo 3.4°te objektif birlestirme Olgiitleri i¢in ¢oziiniirlik seviye sonuglar1 verilmistir.
Birlestirme simetrisi ve karsilikli bilgi ¢Ozilniirlik seviyesi arttikga azalmistir. En
yiiksek deger birinci seviye ¢oziiniirliikte elde edilmistir. Uzaysal frekans ise dordiincti
seviyeye kadar artig gdstermis ardindan azalmaya baslamistir. En yiiksek degeri seviye

4°t0r.

Tablo 3.4. Dalgacik  ¢Oziiniirlik  seviyelerinin  birlestirme  Olgiitlerine  gore

Karsilagtirmasi.
Degerlendirme Olgiitleri
Ortalama Standart Karsihikh Birlestirme Birlestirme Uzaysal
Piksel Sapma Bilgi Simetrisi 1 Simetrisi 2 Frekans
Degerleri
Seviye 1 895,7687 134,032 11,88472 1,970653 1,970653 79,51764
Seviye 2 892,4438 135,2965 11,45988 1,96777 1,96777 84,29982
Seviye 3 885,4898 137,9134 11,25567 1,965242 1,965242 87,41257
Seviye 4 873,5037 138,7967 11,08214 1,96648 1,96648 87,58804
Seviye 5 873,893 141,3514 11,04226 1,965063 1,965063 87,32546
Seviye 6 862,2494 142,3118 10,8817 1,961566 1,961566 87,4875
Seviye 7 854,4781 143,566 10,66926 1,952027 1,952027 87,24859
Seviye 8 844,1507 143,3386 10,60867 1,951805 1,951805 87,09339

Sekil 3.10°da ¢6ziiniirliikk seviyeleri sirasiyla birden dorde kadar birlestirilmis goriintiiler
verilmistir. Birinci ve ikinci ¢oziiniirliik seviyelerinde herhangi bir deformasyon
gdzlenmemistir. Uglincii  ¢Oziiniirliik seviyesinden itibaren tiimor bdlgesinde
deformasyon olusmaya baslamis ve c¢Oziinilirlik seviyesi artikca deformasyon alani
gittikge blylumistir. Sekil 3.11°de c¢oziiniirliik seviyesi besten sekize kadar olan
birlestirilmis goriintiiler gosterilmistir. Bu goriintiilerde deformasyon bélgesinin daha da

arttig1 gdzlenmistir.
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Sekil 3.10. Birlestirme ¢6ziiniirlik seviyesi (yukaridan asagiya sirasiyla
seviye 1, 2, 3 ve 4).
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Sekil 3.11. Birlestirme ¢oziiniirliik seviyesi (yukaridan asagiya sirasiyla
seviye 5, 6, 7 ve 8).
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3.3. TBA ve ADD Birlestirilmis Goriintiilerinin Karsilastirilmasi

ADD icin en iyi parametreler secildikten sonra TBA ile birlestirme Olgiitleri
degerlendirilmistir. Tablo 3.5’te iki birlestirme yontemi birlestirme 6l¢titleri kullanilarak
kargilastirilmistir. Her Ug 6lcit icin de dalgacik doniisiimii ile birlestirilen goriintiiler
daha basarili bulunmustur. Birlestirilmis goriintiiler Sekil 3.12°de go6sterilmektedir.
ADD ile birlestirilmis goriintiide sinirlarin daha belirgin oldugu gézlenmistir. Bunun
yani sira TBA ile birlestirilmis goriintiide tiimdr sinir bolgelerinde piksel degerlerinde
sacilma saptanmistir. Sekil 3.12°de yer alan piksel degerleri TBA igin 0-3000 degerleri
arasinda seyrederken ADD i¢in 0-4000 degismektedir.

Tablo 3.5. ADD ve TBA ile birlestirilmis goriintiiniin birlestirme olgiitlerine gore

Karsilagtirmasi.
Dalgacik TBA
Ortalama Piksel Degerleri 896,57306 736,0896
Standart Sapma 133,77699 125,9962
Karsihkh Bilgi 11,90333 11,09207
Birlestirme Simetrisi 1 1,9908081 1,926122
Birlestirme Simetrisi 2 1,9908081 1,926122
Uzaysal Frekans 74,912012 54,30026
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Sekil 3.12. ADD yontemi ile birlestirilmis goriinti (listte), TBA
yontemi ile birlestirilmis goriinti (altta).
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3.4. Aktif Kontur Yontemiyle Tamoérin Bolitlenmesi

Ozelliklerin ~ ¢ikarilmas1  i¢in  tiimdriin  goriintiilerden  boliitlenmesi  islemi
gerceklestirilmistir. Bunun i¢in PET e uygulanan aktif kontr yontemi ile tiimor sinirlari
otomatik olarak belirlenmis ve bu sinirlarin birlestirilmis goriintiide hangi konumlara
geldigi incelenmistir. Sekil 3.13’te ¢akistirilmis PET goriintiisiinden elde edilen timdr
sinirt gosterilmistir. Sekil 3.14°te ise ayn1 konumun ADD ile birlestirilmis goriintiide
nereye denk geldigi gosterilmistir. Sekil 3.15°te ise bu islem TBA ile gergeklestirilmis

goriintiide uygulanmustir. Ug goriintiide de tiimdriin konumlar1 birbirine tam olarak

karsilik gelmektedir; fark goriintiideki piksel degerlerinin gesitliliginde ve sinirdaki

piksel degerlerinde olugmaktadir.

Sekil 3.13. PET gorintistnde timorin bolitlenmesi.
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Sekil 3.14. ADD ile birlestirilmis goruintiide timorin bolutlenmesi.
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Sekil 3.15. TBA ile birlestirilmis goriintiide timaorin bolitlenmesi.

3.5. Hasta Seti i¢cin Birlestirme ve Doku Ozellikleri Cikarimi Sonuglar

Asagida; ¢alismanin yapildigi 67 hastadan 5 hasta i¢in ¢akistirilmis PET, BT goruntuleri
ve birlestirilmis goriintiiler verilmistir (Sekil 3.16-20; Tablo 3.6-10). Ornek hasta
goruntalerinin ardindan ¢alismanin yapildig1 67 hasta igin Tablo 3.11°da bolitlenen
timor bolgesinden elde edilen gri seviye es olus matrisinden (GSEOM) hesaplanan
doku &zellikleri verilmistir. Usteki goriintiilerin aksine asagidaki goriintiilerde kirmizi
renklendirme kullanilmistir. Bunun nedeni, onceki c¢alismadaki goriintiide olusan
deformasyonlarin mavi renklendirmeyle daha iyi goriilmesidir. Kirmizi renklendirmenin
amaci orijinal gri seviye goriintiiye daha yakin olmasi fakat yapilar1 daha belirgin hale
getirmesidir. Bes hastanin se¢iminde tiimorlerin farkli konum ve sekillerde olmasina

Ozen gosterilmistir. Hasta setinin tiimii i¢in gerceklestirilen birlestirme goriintiiler1 Ek-1

(b)
(d) )

Sekil 3.16. Hasta 1 igin ¢akistirilmig (a) BT goruntusd, (b) PET goruntusi,
(c) TBA ile birlestirilmis goriintii ve (d) ADD ile birlestirilmis
gorintdl.

baslig altinda verilmistir.

e
%08 8§ 5§ %

EEEEEEERE

(c)
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Tablo 3.6. Hasta 1’den bolutlenen tlimoérden olusturulan GSEOM’nden hesaplanan

doku ozellikleri.

Kontrast Korelasyon Enerji Homojenlik
PET 8,3552 0,9881 0,0056 0,4481
BT 18,6519 0,9806 0,0174 0,5247
TBA 8,3446 0,9882 0,0055 0,4447
ADD 8,325 0,9881 0,0053 0,4482

(a

g
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Sekil 3.17. Hasta 2 i¢in ¢akistirilmis (a) BT goruntisu, (b) PET goruntlsu, (c) TBA ile
birlestirilmis goriintii ve (d) ADD ile birlestirilmis goriintii.

© 8 g8 8 8 8 8§ 8 &8 §

Tablo 3.7. Hasta 2’den bolutlenen tlimoérden olusturulan GSEOM’nden hesaplanan
doku ozellikleri.

Kontrast Korelasyon Enerji Homojenlik
PET 4,328 0,992 0,005 0,521
BT 3,1004 0,9834 0,1353 0,7601
TBA 3,5607 0,9921 0,0054 0,5494
ADD 4,0703 0,991 0,008 0,5463
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(b |
) |

Sekil 3.18. Hasta 3 i¢in cakistirilmis (a) BT gorintisu, (b) PET goruntisu, (c) TBA ile
birlestirilmis goriintii ve (d) ADD ile birlestirilmis gorunta.

Tablo 3.8. Hasta 3’ten boliitlenen tiimoérden olusturulan GSEOM’nden hesaplanan
doku ozellikleri.

Kontrast Korelasyon Enerji Homojenlik
PET 5,3193 0,9922 0,005 0,4915
BT 3,7385 0,9766 0,0582 0,6765
TBA 5,13 0,9922 0,0052 0,4956
ADD 5,3149 0,992 0,0076 0,4966
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(b)
(d)

Sekil 3.19. Hasta 4 i¢in ¢akistirilmis (a) BT goruntusd, (b) PET goruntisu, (c) TBA ile
birlestirilmis goriintii ve (d) ADD ile birlestirilmis goriintii.

(c)

Tablo 3.9. Hasta 4’ten bolitlenen timorden olusturulan GSEOM’nden hesaplanan
doku ozellikleri.

Kontrast Korelasyon Enerji Homojenlik
PET 4,5541 0.9908 0.0036 0.4483
BT 10,0424 0.9783 0.0672 0.7027
TBA 4,4172 0.9910 0.0036 0.4541
ADD 4,6385 0.9908 0.0036 0.4509
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(b)
(d)

Sekil 3.20. Hasta 5 i¢in ¢akistirilmis (a) BT goruntusd, (b) PET goruntisu, (c) TBA ile
birlestirilmis goriintii ve (d) ADD ile birlestirilmis goriintii.

c %8 8 % B g § 5§ 8 B B

HEE ]
8 8§ B § & B 8

(c)

Tablo 3.10. Hasta 5’ten bolitlenen timorden olusturulan GSEOM’nden hesaplanan
doku ozellikleri.

Kontrast Korelasyon Enerji Homojenlik
PET 7,4827 0.9859 0.0034 0.4331
BT 5,7326 0.9035 0.0986 0.7481
TBA 7,6079 0.9855 0.0034 0.4350
ADD 7,8555 0.9858 0.0038 0.4339

Ornek 5 hasta igin yapilan ¢alismada bolitlenen tiimdr 32 piksel aralifma getirilip
GSEOM olusturularak dort adet doku 6zelligi ¢ikarilmistir. Bunlar kontrast, korelasyon,
enerji ve homojenliktir. PET gorintilerinden bdélitlenen tiimér koordinatlart BT
goruntuleri, TBA ve ADD yontemleri kullanilarak olusturulan birlestirilmis goruntulere
uygulandiginda elde edilen 6zellikler tablo halinde verilmistir. Doku 6zellikleri PET
goriintiilerine daha ¢ok uygulandigi i¢in ve ADD ile birlestirme TBA ile birlestirmeye
gore daha basarili bulundugu i¢in hasta setinde bu iki goriintiiden ayn1 koordinatlardan
cikan Ozellikler incelenmistir. DOrt 6zellik i¢in ¢ikarilan sonuglar Tablo 3.11°de

verilmistir.




Tablo 3.11. Hasta setinden bolitlenen timorin GSEOM 0zellikleri.
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Sadece PET ADD ile Birlestirilmis Goriintii
Hastalar Kont. Korel. Ener. Homoj. Kont. Korel. | Ener. Homoj.
Hasta 1 7,4827 0,9859 0,0034 0,4331 7,8555 0,9858 | 0,0038 | 0,4339
Hasta 2 6,8223 0,9894 0,0034 0,4405 6,8737 0,9892 | 0,0037 | 0,4464
Hasta 3 5,5962 0,9855 0,0037 0,4587 5,5165 0,9855 | 0,0037 | 0,4618
Hasta 4 14,9692 | 0,9694 0,0040 0,3132 16,0565 | 0,9692 | 0,0041 | 0,3193
Hasta 5 7,4194 0,9856 0,0034 0,4280 7,4184 0,9856 | 0,0034 | 0,4284
Hasta 6 7,9166 0,9821 0,0048 0,4523 7,9255 0,9821 | 0,0048 | 0,4513
Hasta 7 4,2613 0,9902 0,0042 0,4738 4,2782 0,9901 | 0,0041 | 0,4735
Hasta 8 6,7767 0,9907 0,0040 0,4486 6,8491 0,9907 | 0,0039 | 0,4463
Hasta 9 4,3280 0,9920 0,0050 0,5210 4,0555 0,9910 | 0,0072 | 0,5463
Hasta 10 8,3552 0,9881 0,0056 0,4481 8,3254 0,9881 | 0,0054 | 0,4483
Hasta 11 9,7142 0,9832 0,0038 0,3995 9,6837 0,9832 | 0,0038 | 0,4002
Hasta 12 7,8694 0,9753 0,0045 0,4044 8,1416 0,9752 | 0,0045 | 0,4063
Hasta 13 7,4442 0,9883 0,0030 0,4238 7,4998 0,9874 | 0,0033 | 0,4377
Hasta 14 14,5860 | 0,9759 0,0040 0,3034 14,8913 | 0,9758 | 0,0043 | 0,3045
Hasta 15 5,7143 0,9902 0,0037 0,4654 5,7836 0,9900 | 0,0047 | 0,4733
Hasta 16 4,3013 0,9926 0,0035 0,4592 4,3812 0,9921 | 0,0034 | 0,4618
Hasta 17 5,5985 0,9809 0,0042 0,4638 5,6025 0,9809 | 0,0041 | 0,4627
Hasta 18 4,5541 0,9908 0,0036 0,4483 4,6385 0,9908 | 0,0036 | 0,4509
Hasta 19 10,2984 | 0,9778 0,0036 0,3755 10,3110 | 0,9778 | 0,0036 | 0,3765
Hasta 20* | 9,1446 0,9828 0,0037 0,3896 8,9035 0,9828 | 0,0039 | 0,3926
Hasta 21 5,5575 0,9796 0,0052 0,4351 5,5713 0,9796 | 0,0053 | 0,4366
Hasta 22 10,5931 | 0,9820 0,0035 0,3513 10,5877 | 0,9820 | 0,0035 | 0,3513
Hasta 23 8,5848 0,9818 0,0028 0,4214 8,6086 0,9817 | 0,0028 | 0,4199
Hasta 24 13,0780 | 0,9780 0,0033 0,3513 13,7158 | 0,9780 | 0,0033 | 0,3524
Hasta 25 10,8099 | 0,9807 0,0039 0,3356 10,8059 | 0,9807 | 0,0039 | 0,3352
Hasta 26* | 3,9477 0,9922 0,0043 0,5286 3,9594 0,9921 | 0,0041 | 0,5269
Hasta 27 4,1513 0,9881 0,0045 0,5129 4,1501 0,9881 | 0,0045 | 0,5129
Hasta 28 6,3036 0,9893 0,0038 0,4196 6,2986 0,9893 | 0,0038 | 0,4198
Hasta 29 5,1071 0,9886 0,0034 0,4459 5,1065 0,9884 | 0,0034 | 0,4533
Hasta 30 3,0175 0,9934 0,0053 0,5879 3,0150 0,9934 | 0,0053 | 0,5871
Hasta 31 17,8611 | 0,9679 0,0044 0,2887 17,9488 | 0,9679 | 0,0046 | 0,2920
Hasta 32 5,6802 0,9895 0,0031 0,4343 5,7763 0,9889 | 0,0033 | 0,4390
Hasta 33 3,2922 0,9930 0,0038 0,5312 3,3029 0,9930 | 0,0039 | 0,5313
Hasta 34 12,2904 | 0,9807 0,0039 0,3462 12,4490 | 0,9804 | 0,0036 | 0,3428
Hasta 35 5,1477 0,9904 0,0032 0,4747 5,1855 0,9903 | 0,0032 | 0,4758
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Tablo 3.11’in devami

Sadece PET ADD Birlestirilmis Goriintii

Hastalar Kont. Korel. Ener. Homoj. Kont. Korel. | Ener. Homoj.

Hasta 36 6,7564 0,9838 0,0043 0,4206 7,4021 0,9835 | 0,0040 | 0,4188

Hasta 37* | 4,9801 0,9895 0,0048 0,4623 4,9997 0,9894 | 0,0049 | 0,4644

Hasta 38 7,1529 0,9863 0,0039 0,4440 7,1460 0,9863 | 0,0039 | 0,4444

Hasta 39 4,0229 0,9919 0,0033 0,4678 4,0179 0,9919 | 0,0033 | 0,4675

Hasta 40* | 2,7590 0,9935 0,0047 0,5712 2,7681 0,9935 | 0,0046 | 0,5732

Hasta 41 8,2176 0,9816 0,0039 0,3875 8,2276 0,9816 | 0,0038 | 0,3845

Hasta 42 9,4697 0,9809 0,0042 0,3724 9,6100 0,9803 | 0,0041 | 0,3734

Hasta 43 5,5724 0,9881 0,0033 0,4595 6,2650 0,9881 | 0,0031 | 0,4505

Hasta 44 6,0109 0,9908 0,0041 0,4531 6,1516 0,9908 | 0,0039 | 0,4527

Hasta 45 4,4274 0,9919 0,0038 0,4812 4,4303 0,9918 | 0,0039 | 0,4851

Hasta 46 7,5720 0,9874 0,0033 0,4440 7,5907 0,9874 | 0,0033 | 0,4445

Hasta 47 6,7524 0,9874 0,0031 0,4501 6,9470 0,9872 | 0,0035 | 0,4549

Hasta 48 7,8753 0,9859 0,0033 0,3790 7,8425 0,9859 | 0,0032 | 0,3796

Hasta 49* | 16,9419 | 0,9707 0,0040 0,3380 16,9177 | 0,9707 | 0,0039 | 0,3381

Hasta 50 5,2028 0,9920 0,0109 0,5242 5,4810 0,9914 | 0,0515 | 0,5423

Hasta 51* | 8,8193 0,9768 0,0057 0,4107 8,6723 0,9761 | 0,0054 | 0,4243

Hasta 52 3,5775 0,9933 0,0038 0,5244 3,6753 0,9928 | 0,0036 | 0,5196

Hasta 53 5,9049 0,9895 0,0033 0,4530 6,1097 0,9887 | 0,0044 | 0,4786

Hasta 54 6,6461 0,9888 0,0041 0,4656 6,9430 0,9888 | 0,0047 | 0,4638

Hasta 55 5,9340 0,9896 0,0039 0,4719 5,9217 0,9896 | 0,0039 | 0,4713

Hasta 56 7,9071 0,9804 0,0042 0,4065 8,2860 0,9798 | 0,0090 | 0,4401

Hasta 57 4,9076 0,9876 0,0041 0,5015 5,1012 0,9875 | 0,0041 | 0,4989

Hasta 58 5,7816 0,9878 0,0037 0,4390 5,8003 0,9878 | 0,0037 | 0,4388

Hasta 59 6,1667 0,9872 0,0036 0,4536 6,1944 0,9872 | 0,0036 | 0,4541

Hasta 60 10,3312 | 0,9808 0,0039 0,3422 10,3277 | 0,9808 | 0,0038 | 0,3398

Hasta 61 2,4147 0,9958 0,0060 0,6101 2,7115 0,9958 | 0,0055 | 0,5987

Hasta 62 7,2234 0,9886 0,0037 0,4308 7,2060 0,9886 | 0,0038 | 0,4320

Hasta 63 8,5754 0,9805 0,0040 0,4010 8,5920 0,9805 | 0,0040 | 0,4010

Hasta 64 3,3821 0,9935 0,0064 0,5317 3,3754 0,9934 | 0,0060 | 0,5311

Hasta 65 4,3469 0,9927 0,0034 0,4566 4,3676 0,9927 | 0,0034 | 0,4587

Hasta 66 9,8376 0,9846 0,0037 0,3943 9,8779 0,9846 | 0,0038 | 0,3947

Hasta 67 32,6406 | 0,9716 0,0146 0,2310 69,1793 | 0,8780 | 0,0144 | 0,2478

“*> Uzman hekimin goriisleri dogrultusunda bu hastalarin GSEOM o6zellikleri istatiksel
analize dahil edilmemistir.
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Sadece PET gorintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ydntemi
ile birlestirilmis PET/BT goruntusinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler
arasinda herhangi bir farkliligin olup olmadigimi anlamak i¢in istatistiksel olarak
bagimsiz orneklem t testinden yararlanildi. Asagida, dort 6zellige ait t testi icin kurulan

hipotezler ve sonuglar1 verildi..

Ho: Sadece PET goriintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 0zellikler
arasinda kontrast 6zelligi bakimindan gruplar arasinda istatistiksel olarak anlamli bir

fark yoktur.

Hi: Sadece PET gorintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler
arasinda kontrast 6zelligi bakimmdan gruplar arasinda istatistiksel olarak anlamli bir

fark vardur.

Yapilan analizler sonucunda sig. degeri 0.466 olarak hesaplanmistir. Yani, Ho hipotezi
kabul edilmistir. Sonug¢ olarak, sadece PET goruntulerinden GSEOM kullanilarak
cikarilan Ozellikler ile ADD ile birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM
kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler arasinda kontrast 6zelligi bakimindan gruplar arasinda

%95 gliven diizeyinde istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunmamistir.

Ho: Sadece PET goriintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler

arasinda korelasyon ozelligi bakimindan gruplar arasinda yoktur.

Hi: Sadece PET gorintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler

arasinda korelasyon ozelligi bakimindan gruplar arasinda vardir.

Yapilan analizler sonucunda sig. degeri 0.285 olarak hesaplanmistir. Yani, Ho hipotezi
kabul edilmistir. Sonug¢ olarak, sadece PET goruntulerinden GSEOM kullanilarak
cikarilan Ozellikler ile ADD ile birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM
kullanilarak ¢ikarilan Ozellikler arasinda korelasyon ozelligi bakimindan gruplar

arasinda %95 glven diizeyinde istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunmamistir.
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Ho: Sadece PET goriintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler

arasinda enerji 6zelligi bakimindan gruplar arasinda yoktur.

Hi: Sadece PET gorintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler

arasinda enerji 6zelligi bakimindan gruplar arasinda vardir.

Yapilan analizler sonucunda sig. degeri 0.130 olarak hesaplanmistir. Yani, Ho hipotezi
kabul edilmistir. Sonug¢ olarak, sadece PET goruntulerinden GSEOM kullanilarak
cikarilan Ozellikler ile ADD ile birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM
kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler arasinda enerji 6zelligi bakimindan gruplar arasinda

%95 gliven diizeyinde istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunmamistir.

Ho: Sadece PET goriintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler

arasinda homojenlik 6zelligi bakimidan gruplar arasinda yoktur.

Hi: Sadece PET gorintilerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler ile ADD ile
birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler

arasinda homojenlik 6zelligi bakimmdan gruplar arasinda vardir.

Yapilan analizler sonucunda sig. degeri 0.955 olarak hesaplanmistir. Yani, Ho hipotezi
kabul edilmistir. Sonug¢ olarak, sadece PET goruntulerinden GSEOM kullanilarak
cikarilan Ozellikler ile ADD ile birlestirilmis PET/BT goruntulerinden GSEOM
kullanilarak ¢ikarilan 6zellikler arasinda homojenlik 6zelligi bakimindan gruplar

arasinda %95 glven diizeyinde istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunmamstir.



4. BOLUM

TARTISMA-SONUC VE ONERILER

Bu caligmanin ilk kisimda, kiigiik hiicreli dis1 akciger kanseri (KHDAK) hastalarmnin
pozitron emisyon tomografisi (PET) ve bilgisayarli tomografi (BT) goriintiilerinin
cakistirilip birlestirilmesi gergeklestirilmistir. Ikinci boliimiinde, hastalarm ayrik
dalgacik doniisimii (ADD) ile birlestirilmis PET ve BT goriintiileri ile sadece PET
goruntulerinden timor bolgesi igin gri seviye es olus matrisi (GSEOM) kullanarak dort

adet 6zelligi ¢ikarilip, istatistiksel olarak karsilastirilmistir.

Calismanin ilk kisminda ilgili alanin ¢ikarilmasi i¢in 6n isleme gergeklestirilmistir. Bu
islemin gergeklestirilmesindeki ama¢ BT ve PET goruntulerinden ilgilenilen alan
disinda yer alan piksel sayisinin azaltilmasidir. Bu asamayla cakistirma ve birlestirme
islemlerinin daha saglikli olmasi1 hedeflenmistir. Cilinkii ilgili alanin digindaki her bir

piksel sonuca etki etmektedir.

Gorlntllerin farkli boyut ve 6zelliklerde olmasi dolayisiyla farkli 6n islem uygulamalar1
denenmistir. BT goriintiilerinde morfolojik filtreler uygulamasindan, goriintiiyli siyah-
beyaz goriintiiye ¢evirerek sinirlar tespit edilirken, PET goriintiilerinde kenar belirleme
algoritmalarindan olan Canny yontemi uygulanmistir. Goriintiilerin ayni boyuta

getirilmesi i¢in bilineer interpolasyon teknigi uygulanmistir.

Ayn1 boyuta getirilen gorintiiler st {iste getirildiginde tiimoriin anatomik olarak
olmamasi1 gereken konumda goriilmesinin ardindan c¢akistirma  algoritmasi
uygulanmistir. Cakistirma sirasinda geometrik model olarak afine modeli diger
modellere gore daha iyi sonug¢ vermistir. Ancak gorsel olarak uzman hekimin benzerlik
modelini cihaz yaziliminmn verdigi goriintiiye daha yaki bulmasi sebebiyle geometrik
dontistim olarak benzerlik doniisiimii uygulanmistir. Daha sonra ¢akistirma siirecinin

optimizasyonunda kullanilacak degiskenler incelenmistir. Bu asamada maksimum
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yineleme sayist 100 olarak smirlandirilmistir. Bunun sebebi belirli bir yineleme
sonrasinda konumlarin artik yanlis sekilde gilincellenmesidir. Cakistirma sirasinda st
iste gelen biitiin pikseller hesaplamaya dahil edilmistir. Sonuglar hem karsilikli bilgi

hem de uzman doktor tarafindan degerlendirilmistir.

Goriintii birlestirme asamasinda bilgisayarli gorii (computer vision) yontemlerinden
temel bilesen analizi (TBA) ve ayrik dalgacik doniisiimii (ADD) ile birlestirme
uygulanmistir. Bu yOntemlerin se¢ilmesinin sebebi literatiirde gelismis ve yerlesik
yontemler olmasidir. 1ki yontemin ortak dzelligi goriintii sikistrma uygulamalarinda
kullanilmasidir. Sikistirma, goriintiilerin anlamlarini kaybetmeyecek (minimum bilgi
kaybiyla) ve daha az yer kaplayacak sekilde ifade edilmesidir. Goriintii birlestirme
asamasinda iki kaynak goriintiideki en 6nemli 6zellikler korunarak sonug¢ goriintiisiine
aktarilmistir. BT de ayrintili olarak belli olan anatomik 6zellikler, PET de ise tlimoriin
fonksiyonel bilgisi sonug goriintiiye yansitilmistir. Birlestirilen goriintiilerin basarisi
karsilikl1 bilgi, birlestirme simetrisi, uzaysal frekans Ol¢iitlerinin yan1 sira uzman doktor

tarafindan degerlendirilmistir.

Ayrik dalgacik doniisiimii yontemi kullanilmadan Once filtre, seviye ve birlestirme
kurallar1 incelenmistir. Birlestirme Olgiitlerine gore en basarili sonug filtrelerden gelen
katsayilarin  en yiiksek degerlerinin alinmasiyla elde edilmistir. Goriintiiler
incelendiginde birlestirme kurali olarak minimum ve ortalama degerlerin segilmesi
durumunda hem BT den gelen konum bilgisi kaybedilmis hem de PET den gelen timor
fonksiyonel bilgisi aktarilamamistir. Ortalama degerlerde ise tiimor etrafinda hatalar

meydana gelmistir.

Coziiniirliik seviyeleri sekizinci mertebeye kadar incelenmistir. Birlestirme Olgeklerine
gore en 1y1 deger birinci seviye ¢Ozlniirliikte goriilmiistiir, ikinci seviye ¢ozlniirliik hem
goriintii hem objektif degerlendirme Olceklerinde birinci seviyeye yakm bulunmustur.
Ucgiincii seviye ile birlikte tiimdr etrafinda ve goriintiide ciddi bozulmalar meydana
gelmistir. Her ¢oziiniirliik seviyesinde diisilk geciren filtre ¢oziiniirlikk seviyelerine
ayrildigr i¢cin belirli bir seviyeden sonra aktarilan bilgi hataya sebep olmaktadir.
Sekizinci seviye goriintiide bu agik bir sekilde goriilmektedir. Uygulanan filtreler ayni
sekilde degerlendirildiginde objektif degerlendirme sonuglarina gore farkli sonuglar
bulunmustur. Birlestirme simetrisi i¢in en yiiksek deger coif3 filtresinde elde edilmistir.

Karsilikli bilgi i¢in en yiiksek deger dbl ve rbiol.l filtrelerinde, uzaysal frekans i¢in
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dmey filtresi en 1iyi sonucu vermistir. Bu filtrelerin uygulandigi goriintiiler
karsilastirildiginda dmey ve rbio 1.1 filtrelerinde tiimor etrafinda hafif bozulmalar

meydana geldigi i¢in coif2 filtresi karsilastirma i¢in kullanilmistir.

TBA ile birlestirmede katsayilar goriintiilerin kovaryans matrisinden elde edilen
Ozdegerler oldugu i¢in ayrica degisken performansina gerek yoktur. ADD ve TBA
karsilastirildiginda goriintii netligi, piksel degerlerinin dagilimi ve timor goriiniimii

bakimindan ADD y6ntemi daha basarili bulunmustur.

Gortintiilerin birlestirme karsilastirilmas: tamamlandiktan sonra birlestirmenin bilinen
bir doku 0Ozelligi ¢ikarma matrisi olan GSEOM 6zelliklerinin tizerindeki etkisi
incelenmistir. GSEOM’nin secilmesinde bilinirliginin yani sira komsuluk mesafesinde
piksel degerlerini tekrarlanmasina bakmasiyla birlestirmenin piksel degerleri tizerindeki
etkisi de incelenmistir. Tiimoriin heterojenlik seviyesi kanserin saldirganlig1 ve evresi
hakkinda bilgi verir. Bu bilginin dogrudan goriintii iizerinden c¢ikarilan 6zellikler ile
iliskilendirilebilecegi birgok ¢alismada gosterilmistir [4, 84-87]. Doku Ozellikleri
genellikle PET goriintiileri lizerinde gerceklestirilmektedir. Birlestirilmis goriintiide

doku analizi ¢ok az galismada yer almistir [88].

Tablo 4. 1. PET ve BT (zerine yapilan klinik ¢caligmalar.

Cakistirma Birlestirme Hasta Birlestirme Amaci Kaynak
Yontemi Yontemi Sayisi

KHDAK’de lenf diigiimii | Vansteenkiste et
KB’ye dayali |Cihaz yazilimi 56 yayilimi al. [89]
Noktaya Akciger kanserinde timor | Giraud et al. [90]
dayali Cihaz yazilimi 5 hacim ¢ikarma

Deniaud-

Noktaya KHDAK’de tedavi Alexandre et al.
dayal Montaj 101 planlama [91]
Noktaya Nakamoto et al.
dayali Ticari yazilim 53 Akciger kanseri teshisi [92]

Akciger kanserinde PET ve BT goriintiilerinin ¢akistirilmasi ve birlestirilmesi tzerine
yapilan klinik uygulamalar Tablo 1’de gosterilmistir. Cakistirma yontemlerinde noktaya
dayali olan yontemler uzman hekimin PET ve BT gorintiilerinde birbiriyle eslesen
konumlarinin isaretlenmesi iizerinden gerceklesen cakistirma yOntemini ifade eder.

KB’ye dayali olan c¢akistrma bu tezde uygulanan c¢akistirma yonteminin benzeridir.
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Calismalarda birlestirme yontemi olarak daha ¢ok cihaz yazilimi kullanilmaktadir ya da

goriintiiler cakistirildiktan sonra iist iiste gosterilmesi seklindedir.

Akciger kanserinde PET ve BT goriintiilerinin birlestirilmesi genellikle tedavi planlama,
konum ve hacim belirleme uygulamalarinda kullanilmistir [89-92]. Birlestirilmis
gortintiide doku ozelliklerinin ¢ikarilmasi ve tiimoriin heterojenligine yonelik ¢alisma
neredeyse yok denecek kadar azdir. 2009-2015 yillar1 arasinda yapilan sadece bir
caligmaya rastlanilmistir [88]. Bu ¢alismada PET ve MR goriintiileri dalgacik yontemi
ile birlestirilip doku 6zellikleri PET goriintiisti 6zellikleriyle karsilastirilmis ve anlamli

bir farkin oldugu bildirilmistir. Ancak bu ¢alisma 6zet seviyesinde kalmaistir.

Klinik arastirmalarin birgogunda donanmmsal birlestirme yontemi kullanir [93-95].
Biyomedikal arastrma alaninda birlestirme iSe cihazdan bagimsiz ve klinige
uygulanabilecek yontemler {izerinde yogunlasmistir [96, 97]. Bu tez ¢alismasi
kapsaminda literatiirde uygulamasi oldukca kisitli olan goriintii birlestirme iizerinden

doku analizi yontemiyle tiimoriin heterojenligi arastirmasinin 6n ¢alismasi yapilmistir.

ADD ile birlestirilmis goriintiller PET goriintillerinden aktif kontlr yontemi
uygulanarak c¢ikarilan timor bolgesi icin GSEOM kullanilarak doku 6zellikleri
cikarilmustir. Son olarak, yapilan t testi sonucunda ADD ile birlestirilmis goriintiiler ile
sadece PET goruntilerinden elde edilen GSEOM 6zelliklerinin higbiri arasinda

istatistiksel olarak anlamli bir fark bulunmamustir.

Calismada doku analizi gerceklestirilen hastalarin tiimorleri soliter yapidadir, yayilim
gostermis olanlarda doku analizi yapilmamistir. Gelistirilen yazilim yayilim gostermis
olan hasta goriuntilerinde de c¢alismaktadir. Hasta setinin ADD ile birlestirilmis
goruntileri Ek-1’de verilmistir. Ek-2’de MATLAB ortaminda gelistirilen programin

kodlarina yer verilmistir.

Altmis yedi (67) hastada yapilan c¢alismada TBA ile birlestirme 5 hasta igin
calismamistir. Calismama durumu, PET’den gelen tiimoriin fonksiyonel bilgisi sonug
gorintiye yansitilamama olarak tanimlanmistir. Bir hastanin goriintiilerinde ADD
yontemiyle kotl sonug elde edilirken, 14 hastada ADD ile TBA arasinda gorsel olarak
benzerlik tespit edilmistir. 50 hastada ADD’nin ¢ok daha iyi sonug verdigi gozlenmistir.

Uzman hekim tavsiyesiyle hasta setinde 6 hastanin goriintiilerinden ¢ikarilan GSEOM

doku oOzellikleri analize dahil edilmemistir. Hasta numaras1 20, 40 ve 49°da timadrin
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lenf dUgiimiinde, Hasta 51’de timor doku analizi icin ¢ok kiicik olmasi, Hasta 26°da
konglomere lenf diigiimii ve kemige yayilmasi, Hasta 37°de timoriin soliter yapida
olmamas1 ve Hasta 30°da timorin ¢ok buyik olup ¢evre dokulara yayilim gostermesi
nedeniyle birlestirilme gergeklestirilmesine ragmen GSEOM 06zellikleri ¢ikarilip

istatistiksel olarak analize dahil edilmemistir.

PET goriintiilerinde yapilan boliitlemenin dogrulugu, uzman hekimin cihazin yazilim

ekraninda timoriin el ile belirlenen smirlar1 g6z Online alinarak kontrol edildi.

Bu caligmada tiimor aktivitesinin en yiiksek oldugu PET kesiti ve ona karsilik gelen BT
kesitinin birlestirilmesi gergeklestirilmistir. Timor metabolizmasmin anlasilmasinda
gortintiilerin timor iceren biitlin kesitleri 6nemlidir. Bu sebeple yapilan calismanin
ileride ti¢ boyuta tasmmmasi hedeflenmektedir. Depeursinge et al. [60] ¢aligmasinda
biyomedikal alaninda soliter tiimorlere uygulanilan 6zellik ¢ikarma yontemlerinin
tamamina yakinini incelemistir. Bu ¢alismada yer alan yontemlerin ileride uygulanmasi

hedeflenmektedir.

Dalgacik yontemi ¢oklu ¢Oziiniirliik alaninda yer alan yontemlerden bir tanesidir. Bu
baslik altinda farkli dontisiimler uygulanabilecegi gibi katsayilarin se¢im kurali i¢in de
farkli yontemler kullanilabilir. Ileriki ¢alismalarda TBA ve ADD’ye ek olarak ¢ift yonli
karmasik dalgacik (dual-tree complex wavelet transform, DTCWT), egricik (curvelet,
CVT), kenarcik (contourlet, CT) ve alt 6rneklem olmayan kenarcik (non-subsampled

contourlet transform, NCST) yontemlerinin de yazilima eklenmesi hedeflenmektedir.
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Ek-1. TBA ve ADD ile birlestirilmis hasta seti.
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Ek-2. MATLAB Kodu.

clear all
close all

%BT mat dosyasinin segilmesi

[FileNameCT,PathName] = uigetfile('*.mat','islem uygulanacak BT gériintiisiinii segin');
cd(PathName)

load (FileNameCT)

CTtemp =1,

%Pet mat dosyasinin segilmesi

[FileNamePET,PathName] = uigetfile("*.mat’,'islem uygulanacak PET gérintiisiini segin');
cd(PathName)

load(FileNamePET);

PETtemp =1,

%%

% on isleme ilgili bolgenin segilip ayni boyuta getirilmesi

[croppedCT, PETresize] = Preprocessing(CTtemp, PETtemp);

% ayni boyuttaki gorintilerin gakistiriimasi

[movingRegisteredAffineWithRigid, fixed] = Registration_y(croppedCT, PETresize );

X1 = movingRegisteredAffineWithRigid;

X2 = uint16(fixed);

%%

% Dalgacik donusimi kullanilarak goruntilerin birlestirilmesi

Wrfusedimg = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘coif2’, 1, 'max’, 'max’));

% TBA kullanilarak goriintulerin birlestirilmesi

PCA_fused = PCAmethod(movingRegisteredAffineWithRigid, fixed);

%%

% orijinal géruintuler ile birlestirilmis goruntilerin sekmente edilip glcm

% ozelliklerinin gikariimasi

% PET

[ tempPET xcor,ycor,Acor,Bcor ] = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.4 );

[ croppedimagePET ] = crop_image_xy(PETresize,xcor,ycor);

[ normKPET ] = aralik_atama( croppedimagePET,0,32 );

[contrastPET correlationPET energyPET homogeneityPET] = graycomatrix_descriptor( normKPET)
% BT

[ croppedimageCT ] = crop_image_xy(movingRegisteredAffineWithRigid,xcor,ycor);

[ normKCT ] = aralik_atama( croppedimageCT,0,32);

[contrastCT correlationCT energyCT homogeneityCT] = graycomatrix_descriptor( normKCT)
% PCA

[ croppedimagePCA ] = crop_image_xy(PCA_fused,xcor,ycor);

[ normKPCA ] = aralik_atama( croppedimagePCA,0,32 );

[contrastPCA correlationPCA energyPCA homogeneityPCA] = graycomatrix_descriptor( normKPCA)
% DWT

[ croppedimageWfusedimg ] = crop_image_xy(Wfusedimg,xcor,ycor);

[ normKWfusedimg ] = aralik_atama( croppedimageWfusedimg,0,32 );

[contrastWT correlationWT energyWT homogeneityWT] = graycomatrix_descriptor( normKWfusedimg)
% Fused

[ tempWfusedimg,xcor,ycor ] = activecontour_segmente_katsayili( Wfusedimg,0.4 );

[ croppedimageWfusedimg ] = crop_image_xy(Wfusedimg,xcor,ycor);

[ normKWfusedimg ] = aralik_atama( croppedimageWfusedimg,0,64 );

[contrast correlation energy homogeneity] = graycomatrix_descriptor( normKWfusedimg)

A =PETresize;
B = croppedCT;

%%

[optimizer,metric] = imregconfig('multimodal’);

movingRegisteredAdjustedinitialRadius_translation = imregister(B, A, 'translation’, optimizer, metric);
movingRegisteredAdjustedInitialRadius_rigid = imregister(B, A, 'rigid’, optimizer, metric);
movingRegisteredAdjustedInitialRadius_similarity = imregister(B, A, 'similarity’, optimizer, metric);
movingRegisteredAdjustedInitialRadius_affine = imregister(B, A, ‘affine’, optimizer, metric);

M_translation = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedInitialRadius_translation)
M_rigid = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedInitialRadius_rigid)
M_similarity = MI_GG(A,movingRegisteredAdjusted nitialRadius_similarity)
M_affine = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedInitialRadius_affine)



figure(1)
imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius_translation, [])
hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

figure(2)
imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius_rigid, [])

hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

figure(3)
imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius_similarity, [])
hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

figure(4)
imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius_affine, [])
hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

%%

tic

[optimizer,metric] = imregconfig('multimodal’);
optimizer.InitialRadius = optimizer.InitialRadius/3.5;
optimizer.Maximumlterations = 100;
movingRegisteredAdjustedinitialRadius100 = imregister(B, A, ‘affine’, optimizer, metric);
figure(5)

imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius100, [])

hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

M100 = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedInitialRadius100)
toc

%%

optimizer.InitialRadius = optimizer.InitialRadius/3.5;
optimizer.Maximumlterations = 200;
movingRegisteredAdjustedinitialRadius200 = imregister(B, A, ‘affine’, optimizer, metric);
figure(6)

imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius200, [])

hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

M200 = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedInitialRadius200)
toc

%%

optimizer.InitialRadius = optimizer.InitialRadius/3.5;
optimizer.Maximumlterations = 300;
movingRegisteredAdjustedinitialRadius300 = imregister(B, A, ‘affine’, optimizer, metric);
figure(7)

imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius300, [])

hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

M300 = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedinitialRadius300)
toc

%%

optimizer.InitialRadius = optimizer.InitialRadius/3.5;
optimizer.Maximumlterations = 400;
movingRegisteredAdjustedinitialRadius400 = imregister(B, A, ‘affine’, optimizer, metric);
figure(8)
imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius400,[])

hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

M400 = MI_GG(A,movingRegisteredAdjustedInitialRadius400)
toc

%%

optimizer.InitialRadius = optimizer.InitialRadius/3.5;
optimizer.Maximumlterations = 500;
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movingRegisteredAdjustedinitialRadius500 = imregister(B, A, ‘affine’, optimizer, metric);
figure(9)
imshow(movingRegisteredAdjustedinitialRadius500, [])
hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

M500 = MI_GG(A,movingRegisteredAdjusted nitialRadius500)
toc

%%

figure(10)

imshow(B, [])

hold on

plot(xcor,ycor,'r');

plot(Acor,Bcor,'b");

MAB = MI_GG(A,B)

toc

%%

M1 =[MAB M_translation M_rigid M_similarity M_affine ];
X1 =['MAB', ‘translation’, 'rigid’, ‘similarity’, ‘affine'];

M2 =[MAB M100 M200 M300 M400 M500 ];

X2 =10 100 200 300 400 500];

plot(X2,M2)
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[ tempPET xcorl,ycorl,Acorl,Bcorl ] = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.1);
[ tempPET xcor2,ycor2,Acor2,Bcor2 ] = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.2 );
[ tempPET xcor3,ycor3,Acor3,Bcor3 | = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.3 );
[ tempPET xcor4,ycor4,Acor4,Bcor4 | = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.4 );
[ tempPET xcor5,ycor5,Acor5,Bcor5 | = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.5 );
[ tempPET xcor6,ycor6,Acor6,Bcor6 | = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.6 );
[ tempPET xcor7,ycor7,Acor7,Bcor7 ] = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.7 );
[ tempPET xcor8,ycor8,Acor8,Bcor8 | = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.8 );
[ tempPET xcor9,ycor9,Acor9,Bcor9 ] = activecontour_segmente_katsayili( PETresize,0.9 );

figure(1)

imshow(PETresize,[])

hold on

plot(Acorl,Bcorl,'y");

plot(Acor2,Bcor2,'m’);

plot(Acor3,Bcor3,'c’);

plot(Acor4,Bcor4,'r');

plot(Acor5,Bcor5,'g);

plot(Acor6,Bcor6,'b’);

plot(Acor7,Bcor7,'w');

plot(Acor8,Bcor8,'k’);

plot(Acor9,Bcor9,'r');

figure(1)
imshow(movingRegisteredAffineWithRigid,[])
hold on

plot(Acorl,Bcorl,'y");

plot(Acor2,Bcor2,'m’);
plot(Acor3,Bcor3,'c’);
plot(Acor4,Bcor4,'r');
plot(Acor5,Bcor5,'g);
plot(Acor6,Bcor6,'b’);
plot(Acor7,Bcor7,'w');
plot(Acor8,Bcor8,'k’);
plot(Acor9,Bcor9,'r');

function [ tempPET,xcor,ycor,Acor,Bcor ] = activecontour_segmente_katsayili( Img,m)
% m 0 ile 1 arasinda maximum intesitinin yakin contour alanlarinin alinmasi

% birden fazla ilgi alaniigin ilk contourun alinmasi sonug belirlenen

% contour koordinatlarinin gikariimasi

maxIntensity = max(Img(:));
P=m;
C = contour(Img, [maxIntensity*P, maxIntensity*P]);



[xC2,yC2] = C2xy(C);
A=cell2mat(xC2);
B=cell2mat(yC2);

xdata = C(1,);
ydata =C(2,:);
%%

n(l)=1;

d(1) = ydata(l);
ii=1;

while true

n(ii+1) = n(ii)+d(i)+1;

if n(ii+1) > numel(xdata)
n(end) = [;
break

end

d(ii+1) = ydata(n(ii+1));
ii =ii+1;
end

if (ii>1)
A =A(n(1):d(1));

figure (6)
imshow(double(Img),[1)
hold on

plot(A,B,'r")

maskPET = zeros(size(Img));
maskPET(min(B):max(B), min(A):max(A))=1;
tempPET = Img;

tempPET(~maskPET) = 0;

figure

imshow(tempPET,[]);

Boundaries = bwboundaries(tempPET);
xy=Boundaries{1};

xcor = xy(:, 2);

ycor =xy(:, 1);

%%

Acor=A;

Bcor=B;

End
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function [ normK ] = aralik_atama( Img,mink,maxk )

%

originalMinValue = double(min(min(Img)));

originalMaxValue = double(max(max(Img)));

originalRange = originalMaxValue - originalMinValue;

%

desiredMin = mink;

desiredMax = maxk;

desiredRange = desiredMax - desiredMin;

normK = desiredRange * (double(Img) - originalMinValue) / originalRange + desiredMin;

figure(8)
imshow(normK,[]);
end

function [ croppedimage ] = crop_image_xy( Img,x,y )



topLine = min(x);

bottomLine = max(x);

leftColumn = min(y);

rightColumn = max(y);

width = bottomLine - topLine +2;

height = rightColumn - leftColumn + 2;

croppedimage = imcrop(Img, [topLine, leftColumn, width, height]);
figure(7)

imshow(croppedimage,[]);

end
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% Mathworks sitesinden alinmistir
% yazari Chad GREENE. Ustiinde degisiklikler yapildi (http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/43162-c2xyz-
contour-matrix-to-coordinates).
function [x,y] = C2xy(C)
m(1)=1;
n=1,;
try
while n<length(C)
n=n+1;
m(n) = m(n-1)+C(2,m(n-1))+1;

end
end

fornn=1:n-2
x{nn} = C(1,m(nn)+1:m(nn+1)-1);
y{nn} =C(2,m(nn)+1:m(nn+1)-1);
end

end

function [c cor e h] = graycomatrix_descriptor(image)
kernel=[01;0-1;10;-10];

glem = graycomatrix( image, ‘NumLevels', 64, ‘GrayLimits', [],'offset’, kernel );
stats = graycoprops( glcm, ‘Contrast Correlation Energy Homogeneity');

¢ =mean( stats.Contrast);

cor = mean( stats.Correlation );
e =mean(stats.Energy);

h =mean( stats.Homogeneity );

end

function M = MI_GG(X,Y)
% Mathworks sitesinden alinmistir
% yazari Generoso GIANGREGORIO (http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/36538-very-fast-mutual-

information-betweentwo-images/content/MI_GG.m).

%

X = double(X);
Y = double(Y);

X_norm =X - min(X(:)) +1;
Y_norm =Y - min(Y(:)) +1;

matAB(:,1) = X_norm(:);
matAB(:,2) = Y_norm(:);
h =accumarray(matAB+1, 1); % joint histogram


http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/43162-c2xyz-
http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/36538-very-fast-mutual-

hn = h./sum(h(:)); % normalized joint histogram
y_marg=sum(hn,1);
x_marg=sum(hn,2);

Hy = - sum(y_marg.*log2(y_marg + (y_marg == 0))); % Entropy of Y
Hx = - sum(x_marg.*log2(x_marg + (x_marg == 0))); % Entropy of X

arg_xy2 = hn.*(log2(hn+(hn==0)));
h_xy =sum(-arg_xy2(:)); % joint entropy
M = Hx + Hy - h_xy; % mutual information
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function [ croppedCT,PETresize ] = Preprocessing( CT,PET )

CTtemp =CT;
|_PET = PET,;

|_CT_t =imadjust(CTtemp);

SE_ball = strel(‘ball’, 4, 4, 4);
I_CT_l=imopen(l_CT_t,SE_ball);

% cevre dokulardan kurtulma

meanGL = mean(l_CT_I());

sd = std(double(I_CT_I()));

noiseThreshold = meanGL + 1.1 * sd;

% resmi thresleme ve goriintileme

noisePixels = |_CT_| >= noiseThreshold;

%ilk pikselleri bulma

I=noisePixels;

Itr=transpose(l);

[row_sag, column_sag] = find(l, 1, 'last’);

[row_sol, column_sol] = find(l, 1, first’);

[row_alt, column_alt] = find(Itr, 1, 'last’);

[row_ust, column_ust] = find(ltr, 1, first’);

Y%kenar belirlenmesi

BW_p = edge(I_PET,'canny');

%ilk piksellerin belirlenip isaretlenmesi

Ip=BW _p;

Iptr=transpose(Ip);

[row_sag_p, column_sag_p] = find(lp, 1, 'last’);
[row_sol_p, column_sol_p] = find(lp, 1, first’);
[row_alt_p, column_alt_p] = find(lptr, 1, 'last’);
[row_ust_p, column_ust_p] = find(Iptr, 1, ‘first’);

% %
croppedCT = CTtemp(column_ust:column_alt,column_sol:column_sag);
croppedPET =1_PET(column_ust_p:column_alt_p,column_sol_p:column_sag_p);
[xsize ysize] = size(croppedCT);

PETresize = imresize(croppedPET,[xsize ysize],'cubic’);

figure(1)

subplot(2,2,1)

imshow(CT,[])

title(‘orijinal BT goruntusu’);
subplot(2,2,2)

imshow(croppedCT,[])

title('ilgilenilen alan on islem sonrasi');
subplot(2,2,3)

imshow(PET,[])

title(‘orijinal PET goruntusu’);
subplot(2,2,4)

imshow(PETresize,[])

title('ilgilenilen alan 6n islem sonrasi');

end

function [ movingRegisteredAffineWithRigid, fixed ] = Registration_y( croppedCT, PETresize )

fixed = PETresize;



moving = croppedCT;

Rfixed = imref2d(size(fixed));

[optimizer,metric] = imregconfig('multimodal’);

optimizer.InitialRadius = optimizer.InitialRadius/3.5;

optimizer.Maximumlterations = 100;

tformRigid = imregtform(moving,fixed, rigid’,optimizer,metric);

movingRegisteredRigid = imwarp(moving,tformRigid,'OutputView' Rfixed);
movingRegisteredAffineWithRigid = imregister(movingRegisteredRigid,fixed, affine',optimizer,metric);

figure(2)
imshowpair(movingRegisteredAffineWithRigid, fixed)

title( Registration from affine model based on rigid initial condition. Iteration = 100, Radius 3.5");

end
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function [PCA_fused ] = PCAmethod(movingRegisteredAffineWithRigid, fixed)

im1 = double(movingRegisteredAffineWithRigid);
im2 = double(fixed);

C=cov([im1(:) im2(:)]);

[V, D] = eig(C);

if D(1,1) >=D(2,2)

peca =V(;,1)./sum(V(:,1));
else

pca =V(;,2)./sum(V(:,2));
end

PCA_fused = (pca(1)*im1 + pca(2)*im2) ;
PCA_fused = uint16(PCA_fused);

figure(4)

title('TBA ile birlestirme’)
imshow(PCA_fused,[])
end

function [ FUSED ] = wfusemethod( movingRegisteredAffineWithRigid, fixed )

X1 = movingRegisteredAffineWithRigid;
X2 = uint16(fixed);
FUSED = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 1, ‘max’, ‘max’));

figure(3)
title('Dalgacikla birlestirme")
imshow(FUSED, [])

end

clear all
close all

%BT mat dosyasinin segilmesi

[FileNameCT,PathName] = uigetfile('*.mat','islem uygulanacak BT gériintiisiinii segin');
cd(PathName)

load (FileNameCT)

CTtemp =1,

%Pet mat dosyasinin segilmesi

[FileNamePET,PathName] = uigetfile("*.mat’,'islem uygulanacak PET goruntistini secin');
cd(PathName)

load(FileNamePET);

PETtemp =1,

% preporcessing then registration

[croppedCT, PETresize] = Preprocessing(CTtemp, PETtemp);

% registration

[movingRegisteredAffineWithRigid, fixed] = Registration_y(croppedCT, PETresize );



% fusion

X1 = movingRegisteredAffineWithRigid;

X2 = uint16(fixed);

%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% %%%%%%%%%%%%%%%%%%

XFUS_levell = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 1, 'max’, 'max’))
XFUS_level2 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 2, 'max’, 'max’))
XFUS_level3 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 3, 'max’, 'max’))
XFUS_level4 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, 'max’, 'max’));
)
)
)
)

(
XFUS_level5 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘db1’, 5, 'max’, 'max’
XFUS_level6 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘db1’, 6, 'max’, 'max’
(
(

XFUS_level7 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘dbl1’, 7, 'max’, 'max’
XFUS_level8 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘db1’, 8, 'max’, ‘max));
XFUSmax_min = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, ‘max’, ‘'min"));
XFUSmax_mean = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘db1’, 4, 'max’, 'mean’));
XFUSmean_mean = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, 'mean’, 'mean’));
XFUSmean_max = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘db1’, 4, 'mean’, ‘'max’));
XFUSmax_max = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘db1’, 4, 'max’, 'max’));
XFUSmin_min = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, 'min‘, 'min"));
XFUSmean_min = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, 'mean’, ‘'min"));
XFUSmin_max = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, ‘min’, 'max));
XFUSmin_mean = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db1’, 4, 'min’, 'mean"));

XFUS_db1 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘dbl1’, 4, 'mean’, 'mean’));
XFUS_db2 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'db2’, 4, 'mean’, 'mean’));
XFUS_coifl = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘coifl’, 4, 'mean’, 'mean’)
XFUS_coif2 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘coif2’, 4, 'mean’, 'mean’)
XFUS_coif3 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘coif3', 4, 'mean’, 'mean’)
XFUS_coif4 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘coif4’, 4, 'mean’, 'mean’)
XFUS_coif5 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘coif5, 4, 'mean’, 'mean’)
XFUS_sym2 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'sym2’, 4, 'mean’, 'mean’
XFUS_sym3 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'sym3', 4, 'mean’, 'mean’
XFUS_sym4 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'sym4', 4, 'mean’, 'mean’
XFUS_sym5 = uint16(wfusimg(X1, X2, 'sym5', 4, ‘'mean’, ‘'mean’));
XFUS_dmey = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘dmey’, 4, ‘'mean’, ‘mean’));
XFUS_bior11 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘bior1.1", 4, ‘mean’, 'mean’))
XFUS_bior13 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘bior1.3", 4, 'mean’, 'mean’));
XFUS_bior15 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘bior1.5', 4, 'mean’, 'mean’));

")

")

)
)
).
)

XFUS_rbioll = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘rbiol.1', 4, 'mean’, 'mean’));
XFUS_rbiol3 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘rbiol.3", 4, 'mean’, 'mean’));
XFUS_rbiol5 = uint16(wfusimg(X1, X2, ‘rbiol.5', 4, 'mean’, 'mean’));
9%%%%%%% %% % %% % %% % %% %% %% %% %% % %% % %% % %% % %% % %% %% % % %% % % %% %% %

==

FXFUS_levell = Fusion_performance_metric
FXFUS_level2 = Fusion_performance_metric
FXFUS_level3 = Fusion_performance_metric
FXFUS_level4 = Fusion_performance_metric
FXFUS_level5 = Fusion_performance_metric
FXFUS_level6 = Fusion_performance_metric
FXFUS_level7 = Fusion_performance_metric
FXFUS_level8 = Fusion_performance_metric

X1,X2,XFUS_levell);
X1,X2,XFUS_level2);
X1,X2,XFUS_level3);
X1,X2,XFUS_leveld);
X1,X2,XFUS_level5);
X1,X2,XFUS_level6);
X1,X2,XFUS_level7);
X1,X2,XFUS_level8);

PINS RS IS TR TR TR TR T

f =figure('Position’,[200 200 400 150]);
dat = [ FXFUS_level1{1} FXFUS_level2{1} FXFUS_level3{1} FXFUS_level4{1} FXFUS_level5{1} FXFUS_level6{1} FXFUS_level7{1}
FXFUS_level8{1};

FXFUS_level1{2} FXFUS_level2{2} FXFUS_level3{2} FXFUS_level4{2} FXFUS_level5{2} FXFUS_level6{2} FXFUS_level7{2}
FXFUS_level8{2} ;

FXFUS_level1{3} FXFUS_level2{3} FXFUS_level3{3} FXFUS_level4{3} FXFUS_level5{3} FXFUS_level6{3} FXFUS_level 7{3}
FXFUS_level8{3};

FXFUS_level1{4} FXFUS_level2{4} FXFUS_level3{4} FXFUS_level4{4} FXFUS_level5{4} FXFUS_level6{4} FXFUS_level7{4}
FXFUS_level8{4} ;

FXFUS_level1{5} FXFUS_level2{5} FXFUS_level3{5} FXFUS_level4{5} FXFUS_level5{5} FXFUS_level6{5} FXFUS_level7{5}
FXFUS_level8{5} ;

FXFUS_level1{6} FXFUS_level2{6} FXFUS_level3{6} FXFUS_level4{6} FXFUS_level5{6} FXFUS_level6{6} FXFUS_level7{6}
FXFUS_level8{6} ;

FXFUS_level1{7} FXFUS_level2{7} FXFUS_level3{7} FXFUS_level4{7} FXFUS_level5{7} FXFUS_level6{7} FXFUS_level7{7}
FXFUS_level8{7};

I

cnames = {'level 1','level 2','level 3','level 4','level 5','level 6','level 7*,'level 8'%;
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rnames = {'Average Pixel Intensity', ‘Standard Deviation', ‘Mutual information','Fusion Symmetry(F1),'Fusion
Symmetry(F2)','Average Normalized Correlation','Spatial Frequency'};

t = uvitable('Parent',f,'Data’,dat,'ColumnName’,cnames,'RowName’,rnames);

set(t,'ColumnWidth','auto")

S =[cnames ; num2cell(dat)];
xlswrite(‘fusion_level_kiyaslamasi.xls',S)

%%%%%%%%%%%%%%%%% % %% % %%%%%%% %% %% %% %% %% % % % %% %% %% % %%
FXFUSmax_min = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmax_min);

FXFUSmax_mean = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmax_mean);
FXFUSmean_mean = Fusion_performance_metric(X1,X2, XFUSmean_mean);
FXFUSmean_max = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmean_max);
FXFUSmax_max = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmax_max);

FXFUSmin_min = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmin_min);

FXFUSmean_min = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmean_min);

FXFUSmin_max = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmin_max);

FXFUSmin_mean = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUSmin_mean);

f =figure('Position’,[200 200 400 150]);
dat = [ FXFUSmax_min{1} FXFUSmax_mean{1} FXFUSmean_mean{1} FXFUSmean_max{1} FXFUSmax_max{1} FXFUSmin_min{1}
FXFUSmean_min{1} FXFUSmin_max{1} FXFUSmin_mean{1} ;

FXFUSmax_min{2} FXFUSmax_mean{2} FXFUSmean_mean{2} FXFUSmean_max{2} FXFUSmax_max{2} FXFUSmin_min{2}
FXFUSmean_min{2} FXFUSmin_max{2} FXFUSmin_mean{2} ;

FXFUSmax_min{3} FXFUSmax_mean{3} FXFUSmean_mean{3} FXFUSmean_max{3} FXFUSmax_max{3} FXFUSmin_min{3}
FXFUSmean_min{3} FXFUSmin_max{3} FXFUSmin_mean{3} ;

FXFUSmax_min{4} FXFUSmax_mean{4} FXFUSmean_mean{4} FXFUSmean_max{4} FXFUSmax_max{4} FXFUSmin_min{4}
FXFUSmean_min{4} FXFUSmin_max{4} FXFUSmin_mean{4} ;

FXFUSmax_min{5} FXFUSmax_mean{5} FXFUSmean_mean{5} FXFUSmean_max{5} FXFUSmax_max{5} FXFUSmin_min{5}
FXFUSmean_min{5} FXFUSmin_max{5} FXFUSmin_mean{5} ;

FXFUSmax_min{6} FXFUSmax_mean{6} FXFUSmean_mean{6} FXFUSmean_max{6} FXFUSmax_max{6} FXFUSmin_min{6}
FXFUSmean_min{6} FXFUSmin_max{6} FXFUSmin_mean{6} ;

FXFUSmax_min{7} FXFUSmax_mean{7} FXFUSmean_mean{7} FXFUSmean_max{7} FXFUSmax_max{7} FXFUSmin_min{7}
FXFUSmean_min{7} FXFUSmin_max{7} FXFUSmin_mean{7} ;

I
cnames = {'max_min','max_mean','mean_mean','mean_max','max_max','min_min','mean_min‘,'min_max','min_mean'};
rnames = {'Average Pixel Intensity', ‘Standard Deviation', ‘Mutual information','Fusion Symmetry(F1),'Fusion
Symmetry(F2)','Average Normalized Correlation','Spatial Frequency'};
t = vitable('Parent',f,'Data’,dat,'ColumnName’,cnames,'RowName’,rnames);
set(t,'ColumnWidth','auto")

S =[cnames ; num2cell(dat)];
xlswrite(‘fusion_kural_kiyaslamasi.xls',S)
%%%%%%%%%%%%%%%%% % %% % %%%%%%% %% %% %% %% %% % % % %% %% % % % % %% % %
FXFUS_db1 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_db1);
FXFUS_db2 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_db2);
FXFUS_coifl = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_coif1);
FXFUS_coif2 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_coif2);
FXFUS_coif3 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_coif3);
FXFUS_coif4 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_coif4);
FXFUS_coif5 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_coif5);
FXFUS_sym2 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_sym2);
FXFUS_sym3 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_sym3);
FXFUS_sym4 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_sym4);
FXFUS_symb = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_sym5);
FXFUS_dmey = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_dmey);
FXFUS_bior11 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_bior11

202 2 22

);
FXFUS_bior13 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_bior13);
FXFUS_bior15 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_bior15);
FXFUS_rbiol1 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_rbiol1);
( );
( )

FXFUS_rbio13 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_rbio13
FXFUS_rbio15 = Fusion_performance_metric(X1,X2,XFUS_rbiol5

f=figure('Position’,[200 200 400 150]);
dat = [ FXFUS_db1{1} FXFUS_db2{1} FXFUS_coif1{1} FXFUS_coif2{1} FXFUS_coif3{1} FXFUS_coif4{1} FXFUS_coif5{1} FXFUS_sym2{1}
FXFUS_sym3{1} FXFUS_sym4{1} FXFUS_sym5{1} FXFUS_dmey{1} FXFUS_bior11{1} FXFUS_bior13{1} FXFUS_bior15{1}
FXFUS_rbiol1{1} FXFUS_rbio13{1} FXFUS_rbio15{1};

FXFUS_db1{2} FXFUS_db2{2} FXFUS_coif1{2} FXFUS_coif2{2} FXFUS_coif3{2} FXFUS_coif4{2} FXFUS_coif5{2} FXFUS_sym2{2}
FXFUS_sym3{2} FXFUS_sym4{2} FXFUS_sym5{2} FXFUS_dmey{2} FXFUS_bior11{2} FXFUS_bior13{2} FXFUS_bior15{2}
FXFUS_rbio11{2} FXFUS_rbio13{2} FXFUS_rbio15{2};
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FXFUS_db1{3} FXFUS_db2{3} FXFUS_coif1{3} FXFUS_coif2{3} FXFUS_coif3{3} FXFUS_coif4{3} FXFUS_coif5{3} FXFUS_sym2{3}
FXFUS_sym3{3} FXFUS_sym4{3} FXFUS_sym5{3} FXFUS_dmey{3} FXFUS_bior11{3} FXFUS_bior13{3} FXFUS_bior15{3}
FXFUS_rbio11{3} FXFUS_rbio13{3} FXFUS_rbio15{3};

FXFUS_db1{4} FXFUS_db2{4} FXFUS_coif1{4} FXFUS_coif2{4} FXFUS_coif3{4} FXFUS_coif4{4} FXFUS_coif5{4} FXFUS_sym2{4}
FXFUS_sym3{4} FXFUS_sym4{4} FXFUS_sym5{4} FXFUS_dmey{4} FXFUS_bior11{4} FXFUS_bior13{4} FXFUS_bior15{4}
FXFUS_rbio11{4} FXFUS_rbio13{4} FXFUS_rbio15{4};

FXFUS_db1{5} FXFUS_db2{5} FXFUS_coif1{5} FXFUS_coif2{5} FXFUS_coif3{5} FXFUS_coif4{5} FXFUS_coif5{5} FXFUS_sym2{5}
FXFUS_sym3{5} FXFUS_sym4{5} FXFUS_sym5{5} FXFUS_dmey{5} FXFUS_bior11{5} FXFUS_bior13{5} FXFUS_bior15{5}
FXFUS_rbio11{5} FXFUS_rbio13{5} FXFUS_rbio15{5};

FXFUS_db1{6} FXFUS_db2{6} FXFUS_coif1{6} FXFUS_coif2{6} FXFUS_coif3{6} FXFUS_coif4{6} FXFUS_coif5{6} FXFUS_sym2{6}
FXFUS_sym3{6} FXFUS_sym4{6} FXFUS_sym5{6} FXFUS_dmey{6} FXFUS_bior11{6} FXFUS_bior13{6} FXFUS_bior15{6}
FXFUS_rbio11{6} FXFUS_rbio13{6} FXFUS_rbio15{6};

FXFUS_db1{7} FXFUS_db2{7} FXFUS_coif1{7} FXFUS_coif2{7} FXFUS_coif3{7} FXFUS_coif4{7} FXFUS_coif5{7} FXFUS_sym2{7}
FXFUS_sym3{7} FXFUS_sym4{7} FXFUS_sym5{7} FXFUS_dmey{7} FXFUS_bior11{7} FXFUS_bior13{7} FXFUS_bior15{7}
FXFUS_rbio11{7} FXFUS_rbio13{7} FXFUS_rbio15{7};

I
cnames =
{'db1','db2",'coif1','coif2','coif3",'coif4','coif5','sym2','sym3','sym4’,'sym5",'"dmey','bior11','bior13','bior15','rbiol1’,'rbiol3",'rbio15";
rnames = {'Average Pixel Intensity', ‘Standard Deviation', ‘Mutual information','Fusion Symmetry(F1)','Fusion
Symmetry(F2)','Average Normalized Correlation','Spatial Frequency'};

t = uvitable('Parent',f,'Data’,dat,'ColumnName’,cnames,'RowName’,rnames);
set(t,'ColumnWidth','auto")

S =[cnames ; num2cell(dat)];
xlswrite(‘filtre_kiyaslamasi.xls',S)
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