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 :چکیده  
. کار رودخطر در تصویربرداری پزشکی به  بیفن    یکعنوان  به  تواندکه می  است  زانیون ی  ریغ  و  تهاجمیغیر  روشی  ،(DOT)نوری پخشی  نگاریمقطع  سامانه

نوری    .دهدمی  نشان   (NIR)نزدیک  فروسرخ   موج طول  پراکندگی  و   جذب   میزان  اساس   بر   راموردنظر    بافت   فعالیت  نوری  تصویربرداری خواص  تخمین 

گردد تا به نتایج سازگار با داده واقعی  تکرار می  شده اصلاحشود که اغلب با یک حدس  وسیله الگوریتم پیشرو انجام میهایی مانند تومور در بافت بهناهنجاری

پس  در این مقاله است. (RTE) ها، معادله انتقال تابشیسازی انتشار فوتونشود. بهترین معادله برای مدلدست یابد که این فرایند، مسئله معکوس نامیده می

 افزارنرم در پخش تقریب حل معادله انتقال تابشی با برای (FEM) محدود  المان       روش  اساس بر بافت در فوتون مدلی برای انتشار مفاهیم تئوری،    وراز مر

یی  آزما  یراستو پس از    ای شدهرایانهسازی  شبیهنیز  سازی و  اتیلن به شکل تجربی پیاده، این سامانه با استفاده از فانتوم پلیتیدرنها و   است شدهارائه کامسول

 است.   شدهزدهسازی، خواص نوری جذبی ناهمگنی در بافت، تخمین با نتایج شبیه تجربی نتایج 
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 Abstract: 
A diffuse optical tomography system (DOT) is a non-invasive and non-ionizing method that is used as a safe 

technique in medical imaging. Optical imaging provides functional information of tissue based on the amount 

of near-infrared absorption and scattering. The estimation of optical properties of abnormalities like tumor 

inside tissue can be done by forward algorithm. Often, the forward algorithm is repeated by a modified guess 

until the obtained results are compatible with actual data. This process is called inverse algorithm. The 

Radiative Transport Equation (RTE) is famous equation introduced to model propagating photons. In this 

paper, after reviewing theatrical concepts of this system,  transporting photons in tissue is modeled in 

COMSOL software based on finite element method (FEM) for solving radiative transfer equation (RTE) with 

diffusion approximation. Finally, this set-up is simulated and implemented experimentally with the use of 

polyethylene phantom then after verifying experimental data with simulation results, optical absorption 

properties of abnormality in tissue is estimated.    
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 مقدمه .  1

 و داد انجام مؤثرتری درمان توانیم  سرطان به هنگام   تشخیص صورت در  زنان است.  بدخیم  های ترین بیماری شایع  جزء  سرطان سینه

تهاجمی است که در مقایسه با ماموگرافی اشعه ایکس بسیار روشی غیر  نوری پخشی  نگاریمقطع  .کاست احتمالی ریوممرگ میزان از

تصویربرداری    و  MRI  ،(سونوگرافی)  اولتراسوند  ازجمله  مورداستفادهرایج    تصویربرداری  هایروش  سایر  ازهزینه نیز    ازنظرتر و  رخطکم

 اولتراسوند  هایضعف  از یکی و دارد بستگی تکنسین مهارت  به شدتبه  اولتراسونیک  تصاویر در تشخیص   تر است.ارزان ،  (PEM)  یاهسته 

 شودمی استفاده یونیزان غیر تابش از اگرچه  نیز MRI در  .است بزرگ یهاپستان  برای ژهیوبه  عمیق، ضایعات تشخیص در ناکارآمدی

،  )میکروکلسیفیکاسیون ( کلسیم کوچک یهاتوده کشیدن تصویر  به در و  کندای را از ساختار بافت تهیه میاطلاعات آناتومیک اولیه  اما

 معایب ترینمهم ازجمله  ولیاست   برخوردار بالایی دقت از و دهدیم  نمایش  را بافتعملکردی   فعالیت  نکهیباا  نیز PEM .است  ناتوان

 .ندارد قرار همگان دسترس در که است بودن پرهزینه آن

کند  می  برای تشخیص سرطان سینه استفاده  زانیونی  ریغ تابش    روشی است که از  ،1نوری پخشی  نگاریتصویربرداری مقطع نوین  روش     

به  است  خطرتهاجمی و بیی تصویربرداری غیر شیوه  یک  عبارتی  به  یا این  و  نیز ساده  فناوری  لحاظ  که    اطلاعات  روش،  سریع است. 

  ،زانیونی ریغ           تابش از استفاده بر  علاوه که است پستان روشی نوری  نگاری. مقطع[3-1] .دهد می قرار اختیار در را بافت  عملکردی

  بر   مبتنی  نوری  تصویربرداری  کار  اساس  .کند  تجربه  را  دردی  بدون  تیدرنها   و  بافت  سازیفشرده  بدون  تصویربرداری  بیمار،  تا  شده  باعث

  دستگاه  این.  شودمی  بازسازی  آشکارسازها  و  نور  منبع  هایداده  از  استفاده  با  بافت  نوری  خواص  است که در آن،  نور و بافت  میان  برهمکنش

  کل   که  است  2نزدیک  فروسرخمحدوده    در  سامانه موج پیوسته(  یبرا  MHz  10  از  )کمتر  های لیزریدیودیا    نوری  منابع  از  ایآرایه  شامل

  نهایتتا در  شودمی  فرستاده  کامپیوتر  به  پردازش  برای  آشکارسازهاشده در  ثبت  خروجی  بافت،  در  نور  انتشار  از  پس.  کنندمی  اسکن  را  بافت

 نوری   مؤثر  انتقالی  رایبض  به  مستقیمطور  آمده بهدست به  اپتیکی  که این مقادیر  [4]شود  بازسازی  موردنظر    شده  نگاریمقطع  تصاویر

 تشخیص  به  ،آمدهدستبه  تصاویر  یه نیدرزم  هاهموگلوبین   افزایش  آشکارسازی  با  نوری  ماموگرافی  فناوری  شوند.می  داده  نسبت  سینه  بافت

 دودسته   نیز به  تصویربرداری  هندسه  لحاظ  به  نوری  ی ماموگرافیسامانه  .کندمی  کمک  سرطانیغدد    وجود  از  حاصل  زائیرگ  فرآیند

 سینه   بافت  ،ایکساشعه  ماموگرافی  مانند  موازی  توموگرافی. در نوع اول آن صفحات  یهندسه ی و  صفحه مواز  یشود: هندسهتقسیم می

 چند  یا   یک  نیز   دیگر  صفحه  در   و  شودمی  اعمال   بافت   به  شفاف   صفحات  از  یکی   امتداد   در  لیزر  منبع  یک  سپس .  کنندمی  فشرده  را

صورت بههندسه توموگرافی    سیستم.  [5]کنند  می  ثبت  را  هاخروجی  منبع،  موقعیت  هر  ازای  به  گیریاندازه  موقعیت  چند  در  آشکارساز

 آشکارسازها   و  منابع  از  ایآرایه   توسط  فنجان  این  اطراف.  است  شدههیفنجان مانند تعب  خالی  فضای  یک  ،آن  روی  که  است  تخت  یک

  آشکارسازها   توسط  خروجی   بافت،   در  نور  انتشار  از  پس .  کنند  اسکن  را  بافت   متحرک  یا   ثابتصورت  به  توانند می  که   استشده  احاطه 

 . [6,  5]شود می  فرستاده کامپیوتر به اطلاعات پردازش برای  وشده ثبت

شده اصلاح  حدس  یک  با  اغلب  که  شود می  انجام  پیشرو  الگوریتم  یلهیوسبه  بافت  در  تومور  مانند  هایی ناهنجاری   نوری  خواص  تخمین   

  سازی مدل  برای  معادله  بهترین  .شودمی  نامیده   معکوس  مسئله  فرایند،  این  که  یابد  دست  واقعی  داده  با   سازگار  نتایج  به  تا  شودتکرار می

توان یک مدل پیشرو دانست و از ی انتقال تابشی را میمعادله 4. تقریب پخش[7]است   (RTE) 3تابشی انتقال یمعادله  ها،فوتون  انتشار

 روش   سه  از  استفاده  با(  بافت  درون  فوتون پخش  و  جذب  هایویژگی)   بافت  داخل  در  هافوتون   انتشار  ریاضی  . توصیف[8]آن استفاده کرد  

اساس    تحلیلی روش  .  است  پذیرامکان  عددی   حل  و   تصادفی  حل  تحلیلی، حل    متفاوت اصل   و  است  استوار  ماکسول  معادلات بر  در 

  پخش  انتشار و.  است  محدود   دقیق  هایجواب   استخراج  در  هایی پیچیدگی  دلیل   به  روش  این  کاربرد هرحال  . بهاست  روش  ترینبنیادی

  نکهی. باا[10,  9]است    شدهیسازهیشبمناسبی    نحو  به  است  تصادفی   روشی  که  کارلومونت  توسط روش  زنده  هایبافت  درون  هافوتون 

 تصویربرداری   کاربرد  برای  طولانی  محاسبه  زمان  به  توجه  با  اما  است  بافت  درون  تابش  انتشار  سازیشبیه   برای  مؤثر  روشی  کارلومونت  روش

کرد که در   ( اشاره FEM)  5محدود ، تفاضل محدود و المان  [11]مرزی    المان  روش   به  توانیم  حل عددی  های روش  از  . نیست  مناسب
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است که در مقایسه با روش تفاضل محدود و    شدهحلمعادله پخش با استفاده از توابع گرین بر اساس روش المان مرزی    [12]مرجع  

ی پاسخگو خوببهی ناهمگن با هندسه دلخواه  هاطیمحای حل معادله پخش در  بر  محدوداما روش المان  ؛ ودقت بالاتری داردکارلو  مونت

سازی ابتدا شبیه  در این مقاله  .[16- 13]شود  پزشکی استفاده میای در مسائل الکترومغناطیس و اپتیک  گسترده   طوربه  رونیازااست و  

سازی مسئله پیشرو(، صورت گرفته است و در مطابق با خواص نوری مشابه بافت پستان )شبیه و    آل  ده یاای  هندسهها در  انتشار فوتون 

  شده سازی و سپس شبیهی  طراح  ، پستان  در بافت   ناهمگنی   تشخیص  برای  محاسباتی   امور  انجام   جهت  اپتیکیافزاری  سخت  ادامه چیدمان

 است.  شدهانجامبازسازی تصاویر جذب  سازی،شبیه نتایج با  آن نتایج ییآزما یراست از پس  تیدرنهاو 

 روش کار.  2
 آل دهیامسئله پیشرو برای هندسه  سازیشبیه 1. 2

 . شودمی بافت در نور جذب میزان مانند ازیموردن  هایویژگی ماتریس تولید  باعث پستان بافت  به نوردهی از حاصل هایسیگنال بررسی

 برای   طور گستردهبه  و  بوده (  RTE)  تابشی  انتقال  یمعادله  از  تقریبی  که  است  پخش   معادله  سازی،مدل  برای  شدهاستفاده  یمعادله 

 را  I تابشی انرژی  تغییرات که است دیفرانسیلی-انتگرالی یمعادله یک تابشی، انتقال یمعادله. شودمی استفاده هافوتون  انتشار یمطالعه

 . [17] کند می توصیف  s راستای و  r موقعیت در

1 2

a s s

4π

I
+ s. I(r,t,s) + (μ + μ )I(r,t,s) = μ f(s,s )I(r,t,s )d s + q(r,t,s)

c t


  

  

c  محیط،  در نور سرعت aμ  جذب،  ضریب sμ پراکندگی،  ضریب f(s,s') و  پراکندگی   فاز تابع q(r,t,s)  توصیف برای  .است تابشی چشمه 

 استفاده پخش تقریب از  توانمی  هستند  ایزوتروپیک  منابع   همهاست و   غالب بافت پراکندگی ضریب اینکه فرض با بافت، در نور انتشار

 :د یآیم به شکل زیر به دست  پخش یمعادلهدر این صورت  کهکرد 

a 0

1 Φ(r,t)
- .k(r) Φ(r,t) + μ (r)Φ(r,t) = q (r,t)

c t


 


 

( )Φ r,t است و  چگالی فوتونی  درواقعk(r) شود: صورت زیر تعریف میاست که به انتشار ضریب 

 1 a sk(r) = 3 μ (r) + μ (r) 

آن  در  که
aμو   جذب  ضریب

s sμ = (1 - g)μاست  یافتهکاهش  پراکندگی   ضریب.
sμ مکانی   موقعیت  در   پراکندگی  ضریب  r   و  g   ضریب 

ی پخش معادلهی  هاحلراه   ترینمناسب  از  یکی  .[17]  شودمی  تعریف  پراکندگی  توزیع  متوسط  کسینوس  صورتبه  که  است  ناهمسانگردی

 سیستم  کهییازآنجااست.   پاسخگو دلخواه یهندسه با ناهمگن هایمحیط در  که  شودیمنامیده    (FEM)  محدود   المان  عددی  حل  روش

 : باشد  پخش معادله بیانگر تواندمی هملهولتز معادله و شودمی حذف پخش یمعادله زمانی یجمله  ،است موردمطالعه وستهیموج پ 
 -c. . u +au = f 

 f    عدد   یک  صورتبه  و  بود  خواهد  مورداستفاده  لیزر  توانهمان    ،حالت  این  برای  که  است  منبع  قدرت  یکنندهانیب  جمله،  4در معادله  

 مرزی  شرط است، پراکننده بافت اطراف محیط  همچنین  و است محدود محیط یک ،بافت ازآنجاکه  .شودمی  اعمال   سیستم  به  ثابت

 شود:است که به شکل زیر تعریف می شدهاصلاح روبین  مرزی شرطپخش  یمعادله حل برای مناسب
Φ(ξ) + 2DAn. Φ(ξ) = 0 

 شود: زیر بیان می صورتبه   Flux/Sourceافزار کامسول شرط مرزی با عنوان در نرم
n. (c u +αu - γ) +qu = g 

gبه شکل   پارامترها  ،باشد  شدهاصلاح  روبین مرزی شرط با  معادل   دقیقاً این رابطه کهن یابرای  = qو0 = 1 / 2A شوندیم تعریف . 

در   که  با ضرایبی نزدیک به پارامترهای اپتیکیای  ی غدهی چربی و لایه ِمتشکل از لایه ای  صورت بیضوی با مقطع دایره به   سینهبافت    

فنجان  ،شده   آورده   1  جدول ضخامت    درون  با  جذب  و cm  20تصویربرداری  ، mm8/0-1پراکندگی  ضریب    و  mm004/0-1 ضریب 

شده که ضرایب جذب و پراکندگی آن عنوان تومور در بافت معرفیبه  cm  5/1یک ناهمگنی کروی با قطر  است. سپس،    شدهسازی شبیه 

 است.  آل ایدهاین هندسه و ضرایب بسیار نزدیک به خواص بافت و  .[18] است mm 5 /1-1 و mm01/0-1 ترتیب به
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 1مقطع 

 1مقطع 

 3مقطع  2مقطع 

 3مقطع  2مقطع 

 شماتیک مقاطع تصویربرداری 

 
 .[18] شده یسازهیشب و هندسی بافت  معرفی پارامترهای نوری. 1جدول 

 

  

 

خیلی   یمش بند  یک  ازای  به  پیشرو  مسئله  اگر  نگاری،مقطع   مسئله  مورد  در  .شود  انتخاب  آن  با  مناسب  یمش بند  باید  مسئله  هر  برای    

  حل  برای  که  است  بهتر  دلیل  همین  به  بود،  خواهد  برزمان  فرایند  یک  یژاکوب  ماتریس   تولید  و  ضرایب  بازسازی  شود، مرحله  ریز حل

  نجایا  نشود. در   روبهرو  مشکل   با   ضرایب  بازسازی  هم   و   باشند   قبولقابل  نتایج   هم  که  کرد  استفاده  بهینه  یمش بند  یک  از  پیشرو  مسئله

 بالا  برای  همچنین  . استشده  استفاده  (fine)  ریزمثلثی    ی مش بند  یک  از  بنابراین  است،  پیشرو  مدل  از  مطلوب  خروجی   کسب  ، هدف 

 .شده استانتخاب  ریزتر نوری منبع ی مکانمش بند  نتایج، دقت بردن

وجود یا عدم وجود  1 شکلاست.  شده لیتبدبه تصویر و سپس  شدهپردازشنویسی   توسط کدی خروجی حل معادله پخش  هاسیگنال  

از بافت توسط پیک  تومور را در هر مقطع مشخص  از اختلاف در میزان جذب و   دهد نشان می  شدتشده  که این پیک درواقع ناشی 

 تومور است.ی پیک حاوی اطلاعات قطر محل تومور و پهنا. محل پیک حاوی اطلاعات پراکندگی نور است

 

   

 گر محل تومور است.نشان در آن برای سه سطح مقطع از بافت که پیک شدت شده سازیشبیهتصاویر  .1شکل 

 مسئله معکوس  2. 2

های توزیع منابع نور و داده کهیوقتهایی برای ضرایب جذب و پراکندگی مجهول یافتن تخمین عبارت است از  DOTمسئله معکوس در 

گیری  های نوری در هر گره با استفاده از اندازهبازیابی ویژگی  ،هدف نهایی مسئله معکوس  معلوم باشند.  بافت نمونهسطح  گیری روی  اندازه

حاصل شود. این روش    (LM)مارکووات  -سازی لونبرگتواند با استفاده از روش کمینه سازی مینوری در سطح بافت است. این وارونه  شار

 تکرار   روش  کل   . در[17]کند  تطابق ایجاد می  Φ(μ)و داده مدل شده    yمکرر بین داده تجربی    طوربهاز طریق مفهوم حداقل مربعات  

 :شودمی ارائه زیرصورت به LM سازیکمینه  غیرخطی

                  

1 1

1 N

M M

1 N

Φ Φ
. . .

μ μ

. . .

J = . . .

. . .

Φ Φ
. . .

μ μ

  
  
 
 
 
 
 
 
  

                                                 
( ) ( )

-1
T T

i i -1 i -1 i i -1 i -1Δμ = J J +α 1 J δ 
   

 (cmضخامت ) ( mm-1پراکندگی )ضریب  ( mm-1)ضریب جذب  ماده

 1 1/ 53 0/ 004 بافت چربی 

 10 1/ 13 0/ 005 یاغده بافت 

(7 ) (8 ) 
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J    آن  ماتریس ژاکوبی است که در   8رابطه  در  N   و   بندی  مش  هایگره  تعداد  M  تعداد   ضربحاصل  معادل )   ها گیری اندازه  تعداد   بیانگر  

محاسبه   iJ-1اُم است،    i  رسانی ضرایب نوری در تکرارروز بیانگر رابطه به   i،  7همچنین، در رابطه    .است(  آشکارسازها  تعداد  در  منابع

صورت امین تکرار است و به  iپارامتر تنظیم مطابق با    α  دهد واُم را نشان می  i-1ماتریس ژاکوبی با استفاده از خواص نوری از تکرار  

 . [17]ابدییمدر هر تکرار کاهش  25/010شود و با فاکتورپارامتر معمولاً با یک عدد شروع مییابد. این یکنواخت با تکرار کاهش می

 سازی تجربی پیاده سازی و شبیه  3. 2
عنوان منبع کوپل شده با فیبر نوری به  nm  808موج  شده است. لیزر دیودی با طولطراحی  2چیدمان سامانه تصویربرداری مطابق شکل  

آوری داده کاررفته است، مکان فیبر نوری منبع، ثابت بوده و به دور فانتوم چرخش نداشته و برای جمع فروسرخ نزدیک در این پژوهش به

به اسپکترومتر متصل بوده   که یک سر آن اطراف فانتوم در زوایای مشخص چرخش داشته و سر دیگر  شده استنیز از فیبر نوری استفاده

 گیری کرده است.و شدت فوتون دریافتی را اندازه
  اییکارو    گردندمی  تهیه  بافت زنده   مشابه  های ویژگی  با   هایی نمونه  شدهساخته  هایدستگاه  و کالیبراسیون  اولیه  هایبررسی  برای  معمولاً  

فانتوم   .شودمی  استفاده  نور هستند  جاذب  که  موادی  و  پراکننده  موادی  از  هافانتوم  این  در.  شودمی  سنجیده  هاآن   یلهیوسبه  سامانه

 نهیگز جهیدرنتکه خواص اپتیکی آن نزدیک به بافت است؛  استاتیلن مطالعه، نوعی پلیمر از جنس پلیشده در این  کاربرده بهآزمایشی 

 پراکندگی  که نشانگر  است  یرنگسفید  ماده   اتیلنپلی.  ( 2است، )شکل    نوری  تصویربرداری  در  مورداستفاده  فانتوم  برای یک  خوبی  بسیار

. این  دهدیم  نشان  خود  از  پایینی  بسیار  جذب  نزدیک  و فروسرخ  سرخ  هایموجطول   در  پلیمر  این  همچنین.  است  محیط  این  در  مرئی  نور

 قطر  و mm  30ارتفاع  ای دیگر با  استوانه که    محیط همگن زمینه است  عنوانبه  mm  50ارتفاع  و    mm  80ای به قطر  فانتوم، استوانه 

mm15    2که شامل مادهTiO    هندسی آن،  های  سازی فانتوم و ایجاد ویژگیبا شبیه  است.  قرارگرفتهناهمگنی درون آن    یک  عنوانبهاست

  ؛ است  شده دادهتطبیق    ،با ضرایبی نزدیک به پارامترهای اپتیکی فانتوم  پیوسته تخمین زده و ضرایب  موج  پخش برای حالت ی  معادله

 آورده شده است. 2شکل در  فانتوم شدهسازی شبیه هندسه  (.2 )جدول
 . شدهیسازهیشب فانتوم معرفی پارامترهای نوری. 2جدول  

 

 

 

 

 . شدهیسازهیشبی هندسه)پ(  و ی اسکن شدهفانتوم آزمایش)ب(  و اسپکترومتر(،   nm 808)شامل دیود لیزری تصویربرداری  سامانه چیدمان  از نمایی)آ(  .2شکل 

 بررسی. نتایج و  3 

 در  سازیشبیه از حاصل هایداده  با تجربی هایداده که است منبع از  آشکارساز زاویه برحسب شده هنرمالیز شدت مقادیر نشانگر 3شکل

برای   کامسول  افزارنرم  در  پیشرو  مسئله  حل  لهیوسبه  که  است  نتایجی  بیانگر  درواقع   3  شکل   نمودار  .است  شده   مقایسه  کامسول  افزارنرم

  دهدیم   نشان  نمودار  این .  است  شدهحاصل  سامانه  اپتیکی   چیدمان  طریق  از  که  تجربی   هایداده  با   مقایسه  در  آمده دستبه  اتیلنفانتوم پلی

 . باشندیم سازگار  قبولیقابل  اندازه تا  باهم  پیشرو الگوریتم و  تجربی هایداده نتایج که

 ضریب شکست ( mm-1ضریب پراکندگی ) ( mm-1ضریب جذب ) ماده

 1/ 45 0/ 89 0/ 008 اتیلن پلی

2TiO 05 /0 8 /1 29 /2 

 )آ(

 )پ( )ب(
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 .آشکارسازها محل  در ناهمگن، محیط  برای  تجربی هایداده و کامسول افزارنرم خروجی مقایسه. 3شکل 

 جذب ضریب  تصویر  بازسازی  1. 3

است. بازسازی تصاویر با   پیشرو  یمسئله  از شده  محاسبه  یهادادهی  رو   از  جذب  ضرایب  بازسازی  پیشرو،  یمسئله  حل  از  پس   بعدی   گام 

قرار فانتوم    در  mm  15اندازه  که با    استتومور    عنوانبه، شامل یک ناهمگنی  یموردبررسسامانه    شود.حل مسئله معکوس محقق می

و آشکارساز با اختلاف  نوری    منبع  16. در این مقطع  است  mm  8/1-1و    mm  50/0-1دارد. ضرایب جذب و پراکندگی این تومور به ترتیب  

مشخص است، نتایج بازسازی، بیشترین میزان جذب را برای تومور   4که در شکل    طورهمانمحیط بافت را احاطه کرده است.    زاویه برابر،

 دریافت   از  پس   همچنینشود.  ضور یک ناهمگنی در بافت تأیید میبر اساس نتایج بازسازی ضرایب جذب، ح  گریدعبارتبهنشان داده است؛  

 به  منجراین اطلاعات    بود،   شدهثبت  تجربی  چیدمان  در  اسپکترومتر  توسط  که  بافت  از  خروجی  شدت  پیک   ارزیابی   و  ی تجربیهاداده

  که طیف ضریب جذب  mm  19  تقریبی   با قطر  mm  15  تومور با ابعاد  (. 4شکل  )  ؛ گردید  فانتوم  جذب  ضریب  اساس  بر  تصویر  بازسازی

در بازسازی، نمایان کرد  %13مکان قرارگیری تومور را با خطای تقریبی  بازسازی تصویر، .  قرار دارد 04/0-07/0ازه  در ب  آن شدهیبازساز

 است. قبولقابل و  باشد با نمونه ی آشکارسازهیزاوتواند به علت انحرافات ناشی از تغییر می که این مقدار خطا

 

  برای  شدهبازسازی  جذب ضریب تصویر  و  سازیشده در شبیهجذب بازسازی ضریبیر  تصو، فانتوم مقطع سطح  شماتیک به ترتیب از چپ به راست: .4شکل 

 .آزمایشی فانتوم

 گیری نتیجه.  4
ایده آل با ضرایب نوری بسیار   ایهندسهبرای    افزار کامسولنرم  ها در بافت توسطسازی مسئله پیشرو و انتشار فوتونشبیهدر این مطالعه،  

 مختلف   وجود یا عدم وجود تومور در مقاطع  دهندهشی نما  و  حسب پیک شدتانجام شد که به تولید تصاویر بر  نزدیک به بافت پستان
محاسباتی    تصویربرداری امور  برای  لازم  اپتیکی  چیدمان  ادامه  در  و  گردید  پلیمری    لهیوسبهمنجر  و طراحی    صورتبه فانتوم  تجربی 

سازی در کامسول مقایسه گردیده  با نتایج شبیه  هادادهسنجی نتایج تجربی در مسئله پیشرو، این  برای صحت ارائه شد.    ایرایانه   سازیشبیه 
در بازسازی،   %13تومور را با خطای تقریبی  قرارگیری  بازسازی شد. بازسازی تصویر نتایج تجربی، مکان  جذب    ضریبو در انتها تصاویر  

نتایج بیانگر .  است  قبولقابل  و   باشدبا نمونه  ی آشکارساز  ه یزاوتواند به علت انحرافات ناشی از تغییر  می  نمایان کرد که این مقدار خطا 
 .استهای بافت سینه پخشی برای تشخیص ناهمگنینوری  نگاریاین چیدمان تحت عنوان مقطع کارآمدی
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