
Arc
hive

 of
 S

ID

 تخمين تابع پراكندگي در اسپكت قلب با تطبيق وارون

 85پاييز ، 12، شماره 3مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره /  37

  حسين رجبي: نويسنده مسؤول* 
گاه تربيت دانشدانشكده پزشكي  ،پزشكي يزيكگروه ف: آدرس

 hrajabi@modares.ac.ir                    مدرس تهران

 + 98) 21( 88011001 :تلفن 

ق يتلفپراكندگي در تصويربرداري اسپكت قلب با استفاده از روش  تخمين تابع
  مطالعه شبيه سازي : وارون
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  تهران دانشگاه تربيت مدرسدانشكده پزشكي، دانشجوي دكتري فيزيك پزشكي،  -3
  13/4/86 :مقاله تاريخ پذيرش  2/3/86:اصلاح شده نسخهتاريخ دريافت 

 

 چكيده
 

قلب  2در تصاوير اسپكت 1قدرت تفكيكدست رفتن كنتراست ضايعات و فقدان وجود فوتونهاي پراكنده يكي از دلايل اصلي از  :مقدمه
انرژي سيستم هاي موجود، در عمل  قدرت تفكيكبه دليل محدود بودن . مي شود 3مي باشد كه منجر به خطا در كمي سازي

امپتون به منظور يافتن توابع مناسب در اين مطالعه، از مدلسازي پراكندگي ك. جلوگيري از آشكارسازي فوتونهاي پراكنده ناممكن است
فرض بر اين است كه اين توابع ميتوانند توزيع مكاني پرتوهاي پراكنده را به توزيع مكاني پرتوهاي اوليه مرتبط . استفاده شده است

   .در مرحله بعد مورد استفاده قرار گرفته است 4تلفيق واروناين توابع سپس براي تصحيح پراكندگي به روش . سازند
اين چشمه هاي . از سه چشمه راديواكتيو ديجيتال مختلف و روش شبيه سازي مونت كارلو استفاده شده است 5براي ايجاد نماها :هاروشمواد و 
 پرتوزاييشامل يك چشمه خطي عبور داده شده از بطن چپ، يك چشمه نقطه اي قرار داده شده در بطن چپ و يك توزيع واقعي  پرتوزايي
99mTc براي تخمين . ، قرار داده شدند)شبيه به بدن يك بيمار واقعي(اين چشمه ها در يك فانتوم تضعيف ديجيتالي . انهاي تنه بوده استدر ارگ

  . دو بعدي در فضاي فوريه بكار گرفته شد تلفيق وارونو  6تلفيقنماهاي مربوط به پرتوهاي اوليه از تصوير كلي، 
يك تابع نمايي اصلاح شده با تصوير پرتوهاي  تلفيقاوير مربوط به پرتوهاي پراكنده به صورت و تص كليدر مرحله اول، تصاوير  :نتايج

. مشخص شد) با توجه به فاصله قلب تا دتكتور 150/0تا  115/0(نما  64بهترين تابع نمايي براي هر يك از . اوليه در نظر گرفته شدند
بين تصاوير  مجموع مربع اختلافات. مورد استفاده قرار گرفت تلفيق وارون در مرحله بعد، اين توابع براي تصحيح پراكندگي با روش

 ±% 10(نما افزايش يافت  64اصلي و تصاوير تصحيح شده پراكندگي، بطور چشمگيري كاهش و كنتراست ميوكارد به حفره در تمامي 
  . ي مشاهده شدهمچنين بين تصاوير مربوط به پرتوهاي اوليه و تصاوير تصحيح شده توافق خوب%). 34

 كنتراست براي جبران پراكندگي بطور حائز اهميتي تنزل تلفيق واروناين نتايج نشان مي دهد كه استفاده از روش  :نتيجه گيريبحث و 
  )37- 48:  85پاييز، 12، شماره 3مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره (. ناشي از پراكندگي را در تصويربرداري كمي اسپكت كاهش مي دهد

 

  
 SimSET ،NCAT، مونت كارلو، تلفيق وارون، تلفيقپراكندگي،  :كليدي واژگان

                                                 
1- Resolution  
2- SPECT 
3- Quantification  
4- Deconvolution  
5- View  
6- Convolution  
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  مقدمه  -1
 داروتوزيع يك راديو نحوههدف از تصويربرداري اسپكت تعيين 

وجود فوتونهاي پراكنده يكي از . بدن بيمار است عضايدر ا
آشكارسازي وقايع . عوامل اصلي خطا در كمي سازي مي باشد

كنتراست ضايعات تأثير مي گذارد و سبب  پراكنده بر روي
 تصوير و نسبت سيگنال به نويز مي شود قدرت تفكيكفقدان 

در هنگام پراكندگي كامپتون، فوتونها بخشي از انرژي اوليه . ]1[
و امتداد حركت فوتونها نيز تغيير مي  خود را از دست مي دهند

ده و اتلاف انرژي مي تواند جهت تعيين فوتونهاي پراكن. كند
براي . محدود كردن آشكارسازي آنها مورد استفاده قرار گيرد

رسيدن به اين هدف، يك پنجره انرژي در اطراف فوتوپيك بكار 
كه  - مي شود تا مانع از ورود فوتونهاي پراكنده كامپتون گرفته

به . شود - اطلاعات مكاني نادرست هستند بيشترحامل انرژي و 
نده با اين روش به دليل ي پراكهاپرتو حذف كامل هر حال

، چندان عملي انرژي محدود سيستمهاي موجود قدرت تفكيك
هنوز  با زاويه پراكندگي كوچكزيرا فوتونهاي پراكنده . نيست

در پنجره فوتوپيك ظاهر مي شوند و در تصوير بازسازي شده 
  . نهايي نيز حضور دارند

  روشهاي تصحيح پراكندگي به چندين گروه تقسيم مي شوند 
برخي از روشها شامل جمع آوري وقايع در يك يا چند . ]2و 3[

پنجره انرژي كمتر از انرژي فوتوپيك است كه اين داده ها قبل يا 
اين روشها . ]4- 6[، كسر مي شود از تصوير كليبعد از بازسازي 

به از طيف انرژي ايجاد شده در هنگام تصويربرداري معمولاً 
ده در پنجره هاي انرژي ي پراكنهاتخمين سهم پرتو منظور

: از اين شيوه عبارت است ازمثالهايي . فوتوپيك، استفاده مي كنند
، ]6[، روش پنجره انرژي سه تايي ]4[روش تفريق پنجره كامپتون 

ت عمده اين يمز. ]8[ 2شبكه عصبي، يا ]7[ 1تمام طيفروشهاي 
اين . روشها، سرعت و سادگي آنها براي مقاصد كلينيكي است

غلب توزيع مكاني يكساني براي پراكندگي در پنجره هاي روشها ا
. كه چندان قابل قبول نيست متصور مي شوندمختلف انرژي 

نيز  اين پديده بازسازيتصحيح پراكندگي بر مبناي روشهاي 
جبران پراكندگي بوسيله نقشه برداري . ]10و  9[وجود دارند 

  ، انجام شي ردتابششان فوتونهاي پراكنده با تكيه بر محل اوليه 
بلكه به  ،نمي شودرد فوتوني در اين روش هيچ . ]3[مي شود 

گفته شده كه در بنابراين  .محل تابش اوليه اش بازگردانده مي شود
روشهاي جبران، در اينجا افزايش نويز كمتري مقايسه با ساير 

مثالهايي از اين روش بازسازي شامل روشهاي . ]2و3[وجود دارد 
و روش تخمين  ]15[ تحليلي، روشهاي ]11- 14[مونت كارلو 

اين روشها نسبت به . دن، مي باش]16[چشمه پراكندگي موثر 
به تازگي  اماهستند  و وقت گيرندگي پيچيده روشهاي تخمين پراك

پيشرفتهايي در اين روشها حاصل شده است، كه بطور چشمگيري 
روشهاي ديگر . ]17- 19، 3[زمان پردازش را كاهش مي دهد 

ر تخمين توزيع فضايي بخش پراكنده در پنجره فوتوپيك سعي د
 هاييا نما(فوتوپيك  تصوير تلفيقبصورت كه اين توزيع را دارند 

با تابع توزيع  )كمتر هايي با انرژي پنجره بدست آمده در
  . ]21و  20[پراكندگي در نظر مي گيرند 

 تلفيقاز نظر رياضي، يك تصوير پراكنده مي تواند به صورت 
و يك تابع ) اوليهفقط شامل فوتونهاي (صوير ايده آل يك ت

تابع پراكندگي بعضي از . ]20- 23[پراكندگي، در نظر گرفته شود 
با توزيع شبه تصادفي را به فوتونهاي پراكنده  اوليهفوتونهاي 

با اين فرض قابل قبول، هدف از مطالعه حاضر . تبديل مي كند
  . اسپكت قلب مي باشد يافتن اين تابع در تصويربرداري باليني

                                                 
1- Holospectral 
2- Neural Networks 
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هاي مختلف، به دليل متفاوت بودن فاصله چشمه تا در نما
براي . ، توزيع پراكندگي متفاوت است(SCD1)كوليماتور 
 توابعي با ميزان گستردگي متفاوتي، متفاوت SCDنماهايي با 
  . ]22، 21[د نوجود دار

  
  مواد و روشها  -2

زي مونت كارلو استفاده براي ارزيابي روش پيشنهادي از كد شبيه سا
كنترل كامل هر يك از پارامترهاي دخيل در  ،مزيت شبيه سازي. شد

همچنين با دانستن تاريخچه هر فوتون ايجاد . پردازش تصوير است
تجزيه و شده و برهمكنشهايي كه فوتون در آنها شركت دارد، 

  . تحليل گسترده توسط كاربر ميسر مي باشد
بيه سازي توزيع ضرايب تضعيف براي اين منظور و براي ش

تنه  بعديو چهار ارگانهاي مختلف بدن بيمار، از فانتوم ديجيتال 
ضرايب تضعيف بافتها در فانتوم . ]25[استفاده شد  NCAT انسان

  . ]26[تعيين شد  Zubalبر طبق ضرايب تضعيف فانتوم تنه 
. مختلف براي اين هدف ايجاد شد پرتوزاييهمچنين سه چشمه 

شمه، يك چشمه خطي بود كه از بطن چپ عبور مي كرد و اولين چ
دومي يك چشمه نقطه اي بود كه در بطن . امتداد مي يافتتنه در 

چپ قرار مي گرفت و سومين چشمه عبارت بود از توزيع واقعي 
  . NCATدر ارگانهاي مختلف در فانتوم  99mTc پرتوزايي

صاوير در سه مرحله مختلف براي ايجاد ت SimSETشبيه ساز 
در نقشه تضعيف واقعي مورد  پرتوزاييهر يك از چشمه هاي 

پارامترها و ابعاد شبيه ساز مطابق با . ]27[استفاده قرار گرفت 
 .تعيين شد Medisoكمپاني  SPRIT DH-V SPECTسيستم 

و با استفاده از  128 × 128هاي اسپكت در ماتريس سايز نما
 95/0با ضخامت  يديد سديم، آشكارساز LEGPيك كوليماتور 

تمامي پهنا در نصف بيشينه انرژي  قدرت تفكيكو  سانتي متر
براي تخمين تابع . تهيه شدندكيلو الكترون ولت  140در % 7/9

مورد استفاده قبل از بازسازي ها نمافقط پراكندگي و تصحيحات 

                                                 
1- Source to Collimator Distance  

  . قرار گرفتند
تابع دو روش معمول براي محاسبه توزيع پراكندگي در امتداد 

  . ]22و  21، 9[مي باشد  3تابع نقطه گسترو  2ترخط گس
  
  نتايج  -3
  خطي  پرتوزاييچشمه   1- 3
تصاوير . تهيه شد) درجه اي 90با فواصل (درجه  360نما در  4

همچنين . برداشته شدندو پراكنده بصورت جداگانه  اوليهفوتونهاي 
 ). 1شكل (تصوير مجموع فوتونهاي اصلي و پراكنده نيز توليد شد 

 
خطي در يك فانتوم  پرتوزايييكي از نماهاي تهيه شده از يك چشمه  :1شكل 

  تنه واقعي بعنوان تضعيف كننده 
  ، پراكنده و مجموع پرتوهاي اوليهتصاوير : از چپ به راست

  
براي هر نما، نمودار مقادير پيكسلي در امتداد هر رديف بعنوان 

در اين  ري قلباز آنجا كه تصويربردا. پروفايل آن رسم شده است
، ميانگين پروفايلها در اطراف قلب براي هر مطالعه مورد نظر بود

اين . )2شكل ( يك از تصاوير اصلي، پراكنده و مجموع تعيين شد
اين . ندمورد استفاده قرار گرفت كلييانگينها براي يافتن يك تابع م

با در دست  اول اينكه،: ري داراي دو مزيت استگيميانگين 
از آن  مي توانيع پراكندگي ميانگين در اطراف قلب توز داشتن

استفاده كرد و دوم اينكه براي تخمين تابع پراكندگي ميانگين 
بدليل جمع كردن چندين پروفايل خام، نسبت سيگنال به نويز 

و اين مسئله براي يافتن تابع مي يابد  افزايشبطور قابل توجهي 

                                                 
2- Line Spread Function (LSF) 
3- Point Spread Function (PSF) 
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  ). 3شكل ( پراكندگي بسيار مفيد است

 
  ، پراكنده و مجموع پرتوهاي اوليهپروفايلهاي ميانگين براي تصوير : از چپ به راست  :2شكل 

  
را مي توان بعنوان يك تابع توزيع پراكندگي  2بر طبق شكل 

براي ارزيابي اين فرض، . در نظر گرفت) اكسپونانسيل(نمايي 
ا مقدار ماكزيمم توزيع توابع نمايي مختلفي با دامنه برابر ب

، مورد آزمون قرار گرفت (k)پراكندگي و شيب نمايي مختلف 
  ): 1معادله (

0)()( xxk
k eSMaxxE −−×= )1(                                   

  : را كمينه كند 2بهترين تابع آن است كه معادله 
  

2
128

1
))()(( iSiE

i
k −∑

=

)2(                                                 

براي هر نما يك . اين مراحل براي هريك از چهار نما تكرار شد
تابع نمايي يافت شد به گونه اي كه با توزيع پراكندگي واقعي 

تغيير داده ) ويو(نماها  براي kمقدار . تطابق خوبي داشته باشد
 kمقادير متفاوتي براي  مختلف SCDي با يبراي نماها. شد

 . تخمين زده شد

 
   .)راست( تخمينيرديف متوالي در اطراف قلب و تابع نمايي  32ميانگين مقادير پيكسلي براي ). چپ( يك رديف در اطراف قلبمقادير پيكسلي در امتداد  : 3شكل 

www.SID.ir

v


Arc
hive

 of
 S

ID

 تخمين تابع پراكندگي در اسپكت قلب با تطبيق وارون

 85پاييز ، 12، شماره 3مجله فيزيك پزشكي ايران، دوره /  41

   نقطه اي پرتوزاييچشمه  2- 3
به منظور ارزيابي تابع نمايي در تمامي جهات، همانگونه كه براي 

داده شد، تصويربرداري براي يك  خطي توضيح پرتوزاييچشمه 
مي تواند  PSF. شدانجام  قرار گرفته در بطن چپ چشمه نقطه اي

فرضيه ما . نشان دهنده پراكندگي بصورت يك تابع دو بعدي باشد
در  kبوسيله تعريف توابع نمايي متقارن دو بعدي با مقادير مختلف 

  : ، امتحان شد3معادله 
0)()( rrk

k eSMaxrE −−×=   )3(                                  
 

  : را كمينه مي كند 4آن است كه معادله ) kمقدار (بهترين تابع   
2

128

1,
)),(),(( yxSyxE

yx
k −∑

=

 )4(                                       

با حل آن، مدل توزيع پراكندگي بدست آمد و بطور درست 
  . توسط تابع ما تخمين زده شد

توابع نمايي دو بعدي براي مدلسازي توزيع  نتيجه نهايي اينكه
 kپراكندگي در تصويربرداري قلب مناسب هستند اما مقادير 

  . براي نماهاي مختلف، متفاوت مي باشد
  

 
) راست(و تصوير تخميني از پراكندگي ) چپ(توزيع واقعي پراكندگي  :4شكل 

  براي يك چشمه نقطه اي قرار گرفته در بطن چپ 
   در يك نماي خاص

  
   پرتوزاييتوزيع واقعي  - 3- 3

 -ي تكنسيومبا توزيع بيولوژ) 5شكل ( NCATفانتوم ديجيتال 
m99  داده . ]28[ايجاد و براي تصويربرداري اسپكت استفاده شد

و تصاوير  واقعي ، پراكندهپرتوهاي اوليههاي مربوط به تصاوير 

و براي  128 × 128در ماتريسهاي ) بصورت جداگانه(مجموع 
هر چند كه مطابق با . درجه جمع آوري شدند 360ما در ن 128

معمول تصويربرداري قلب، در اين مطالعه تنها ) پروتكل(برنامه 
براي يافتن . مورد استفاده قرار گرفت+) 45تا  - 135از (نما  64

مناسب كه بيانگر نسبت تصوير پراكنده به  تلفيقيك كرنل 
مورد ي دو بعدي ، توابع نماي)5معادله (تصوير اصلي باشد 

مربوط به پراكندگي مي تواند براي اين  PSF. آزمون قرار گرفتند
هدف انتخاب مناسبي باشد به شرط اينكه تصوير اصلي 

اما بدليل طرح گوسي تصوير اصلي  .تابع ديراك باشد) ورودي(
محدود سيستم است، اين تابع بايد  قدرت تفكيككه ناشي از 

نظر تجربي مشخص شده كه براي از . تغيير داده و اصلاح شود
برابر ماكزيمم  nبايد  تلفيقجبران پاسخ سيستم، مركز تابع 

بهترين نتايج در تصويربرداري قلب  n=3براي . مقدارش باشد
  ). 6شكل (نشان داده شده است 

 

 
، كه براي شبيه سازي مورد استفاده NCATفانتوم تنه ديجيتالي  :5شكل 

  و ) چپ( m99 -تكنسيوم پرتوزاييتوزيع . گرفته استقرار 
   )راست(نقشه تضعيف 
  

  
در  NCATنماي اصلي، پراكنده و مجموع از فانتوم : از چپ به راست :6شكل 

  شبيه سازي 
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برابر  3مركز اين تابع .  X – Zتابع نمايي دو بعدي اصلاح شده از نماي  :7شكل 

  . ه عنوان تابع پراكندگي استفاده مي شوداين تابع ب. ماكزيمم مقدار آن است
  

  توزيع پراكندگي را . ما اين تابع را تابع پراكندگي مي ناميم
و تابع  پرتوهاي اوليهدو بعدي تصوير  تلفيقمي توان بصورت 

  ). 5معادله (حاضر مدل كرد 
imageimage PFS ⊗=  )5(                                               

ممكن، توابع نمايي دو بعدي  تلفيقي يافتن بهترين تابع برا
بهترين . مورد آزمون قرار گرفتند kمختلفي با مقادير مختلف 

  . را كمينه مي كند 6معادله ) kمقدار (تابع 
2

76,128

45,1
)),(),(( yxPFyxS

Yx
image ⊗−∑

==

 )6(                            

 از آنجا كه. آمدبدست  kبراي هر نما، مناسبترين مقدار 
مي باشد، چشمه هاي گسترده تر حتّي  SCDپراكندگي تابعي از 

) y )45:76مقادير . متفاوت مي شوند SCDدر يك نما، منجر به 
مطرح شده اند، تابع ما را در اطراف قلب محدود  6كه در معادله 

حاصل تلفيق تابع ( يتخمين پراكندگي مربوط بهنتايج  .مي كنند
و تصاوير واقعي پراكندگي و  )يهپراكندگي و تصوير پرتوهاي اول

Line profile هر يك از آنها در سه نماي مختلف  مربوط به
 ).8شكل (نشان داده شده اند 

 
سه  در (c)در امتداد خط نشان داده شده گذرا از قلب براي هر دو تصوير  (profile)و مقادير پيكسلي  (b)، پراكندگي تخميني (a)تصاوير پراكندگي واقعي   :8شكل 

 نماي مختلف از تنه

هيچ تفاوت معني داري بين پروفايلهاي پراكندگي تخميني و واقعي 
اين توابع به عنوان توابع پراكندگي مطرح مي شوند و . وجود ندارد

. براي تصحيح پراكندگي در مرحله بعد، مورد استفاده قرار مي گيرند
 .)9شكل (نما تعيين شده است  64براي هر يك از  kمقادير 
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   )درجه+ 45تا  -135از ( نماي معمول مورد استفاده در تصويربرداري قلب 64در نماهاي مختلف از  kمقادير  تغييرات  :9شكل 

 
جدا كردن تصاوير اصلي و از آنجا كه  :تصحيح پراكندگي

پراكنده در اين وضعيت تنها از طريق شبيه سازي ميسر است و 
فقط تصوير مجموع بدست مي آيد، بنابراين سعي كرده  در عمل

را به تصوير مجموع  پرتوهاي اوليهايم تابعي را كه تصوير 
) اوليه پرتوهايتصوير . مربوط مي كند، پيدا كنيم )imageP  را

و  پرتوهاي اوليهوير با تص) ديراك(يك تابع دلتا  تلفيقبصورت 
) تصوير پراكنده )imageS  تابعي كه قبلاً پيدا  تلفيقرا بصورت

  ، در نظر پرتوهاي اوليهبا تصوير  )تابع پراكندگي( كرديم
) بنابراين تصوير مجموع. مي گيريم )imageT برابر است با :  

imageimageimage SPT += )7                    (                       
imageimageimage PFPT ⊗+⊗= δ )8                (                 

imageimage PFT ⊗+= )(δ )9                      (                    

 را مي توانمشخص است، تصوير مجموع  9همانطور كه در معادله 
و مجموع تابع  پرتوهاي اوليهدو بعدي تصوير  تلفيقبصورت 

ارزيابي درستي اين معادله، اين  براي. كردپراكندگي و تابع دلتا مدل 
را با  9از رابطه  دو بعدي را انجام داديم و تصوير تخميني تلفيق

  ). 10شكل (مقايسه كرديم  حاصل از شبيه سازي تصوير مجموع

  

  . (b)و تصوير مجموع مدل شده  (a)تصوير مجموع واقعي : ، مقايسه بين چپسه نماي مختلفدر  :10شكل  
  هاي مربوط در امتداد رديف نشان داده شده  Line profile: راست
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براي تصوير مجموع  379/0كنتراست ميوكارد به حفره برابر با 

 9از رابطه  براي تصوير تخميني 373/0و حاصل از شبيه سازي 
است كه توافق خوبي دارند؛ هر چند كه اين مقدار در تصوير 

كنتراست از  براي محاسبه اين. مي باشد 481/0 پرتوهاي اوليه
 ).10معادله (رابطه زير استفاده شد 

)10     (                                    
cm
cmContrast

+
−

=  
ميانگين  cميانگين شمارشها در ديواره قلب و mدر اين معادله

  .شمارشها در حفره قلب است
 پرتوهاي اوليهحيح پراكندگي يافتن تصوير تصدر اين مطالعه 

( )imageP  تلفيق براي اين منظور،  .مي باشد 9از طريق معادله
همان فضاي فوريه در تلفيق. در فضاي فوريه انجام شد وارون

نيز عمل  تلفيق وارون، بنابراين )11معادله ( عمل ضرب است

با استفاده از ). 12معادله (تقسيم در فضاي فوريه مي باشد 
الگوريتم تبديل فوريه سريع، تصاوير و توابع به فضاي فوريه 

و براي يافتن تصوير اصلي مورد استفاده قرار  انتقال يافتند
  . گرفتند

)()()( imageimage PFFTFFFTTFFT ×+= δ )11       (       

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
+

=
)(
)(

FFFT
TFFT

IFFTP image
image δ

)12                   (            

، كنتراست Root mean square errorسه پارامتر ، براي ارزيابي نتايج
ميوكارد به حفره و ميزان تطابق پروفايلها در امتداد يك رديف خاص 

 پرتوهاي اوليهتصوير  11در شكل . در اطراف قلب، بررسي شدند
  . واقعي و تصوير تصحيح شده پراكندگي با هم مقايسه شده اند

 

  
  . (b) پراكندگي تصحيح شده و تصوير (a)واقعي  پرتوهاي اوليهتصوير : بين چپ ، مقايسهسه نماي مختلفدر   :11شكل 

  هاي مربوط در امتداد رديف نشان داده شده  Line profile: راست
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  11و  10كنتراست بطن چپ به حفره در تصاوير مختلف واقعي و تخميني براي سه نماي نشان داده شده در شكلهاي  :1 جدول

 نما
پ به كنتراست بطن چ

 حفره در تصوير كلي 

كنتراست بطن چپ به حفره 
 در تصوير كلي تخميني  

كنتراست بطن چپ به حفره 
 در تصوير پرتوهاي اوليه 

كنتراست بطن چپ به حفره در 
 تصوير بعد از اصلاح پراكندگي 

 درصد افزايش كنتراست

1 224/0  228/0  307/0  336/0  50%  

2 472/0  458/0  580/0  593/0  25%  

3 246/0  257/0  337/0  339/0  37%  

 
نما، كنتراست ميوكارد به حفره بطور قابل توجهي  64در همه 

همچنين بمنظور بررسي ميزان %). 34 ±% 10(بهبود يافته است 
انطباق پروفايلها در يك رديف خاص از نوعي آزمون 

در اين نوع آزمون . ]29[ استفاده شد اسميرنف -كولموگوروف 
ه دو نمونه مستقل با چه درجه اطميناني بر بررسي مي شود ك

يا بعبارت ديگر از يك جامعه گرفته شده  يكديگر منطبق هستند
بين   < P) 81/0(براي تمامي نماها انطباق مناسبي . اند

در امتداد قلب مربوط به تصاوير  بدست آمدهپروفايلهاي 
  .  پرتوهاي اوليه و تصاوير اصلاح شده حاصل شد

  
  بحث  -4

تيجه پراكندگي فوتون در تصاوير اسپكت، كنتراست كاهش در ن
  مي يابد كه بر روي نتايج كمي سازي تصاوير اسپكت تأثير 

روش استاندارد براي كاهش پراكندگي عبارت . ]3[مي گذارد 
است از كاربرد يك پنجره انرژي در اطراف فوتوپيك مركزي، هر 

اي انرژي محدود دوربينه قدرت تفكيكچند كه بدليل 
سينتيلاسيون موجود، فوتونهاي پراكنده شده با زاويه كوچك هنوز 
در پنجره فوتوپيك ظاهر مي شوند و در تصوير بازسازي شده 

نسبت فوتونهاي پراكنده  در اين مطالعه،. نهايي نيز حضور دارند
  در فوتوپيك ظاهر  99mTcدر يك اسكن قلبي با كه 

 بنابراين. ض نيستاست كه قابل اغما 34/0مي شود، در حدود 

 SCD. لازم است داده هاپراكندگي بعد از جمع آوري تصحيح 
  مهمترين فاكتوري است كه بر تعداد و توزيع پراكندگي تأثير 

براي يك نماي خاص، براي ارگانهاي مختلف تنه . مي گذارد
متفاوت است، بنابراين غيرممكن است كه بتوان  SCDمقادير 

همه ارگانها، يك تابع يكسان را  براي مدل كردن پراكندگي در
 99mTcاز آنجا كه اسكن قلبي با استفاده از . براي يك نما پيدا كرد

متداول ترين آزمون كلينيكي است، ما براي آزمودن توابع تخميني 
 Leastكمترين مربع اختلافات يا همان از طريق حل مسئله 

square ) ز شده بر روي قلب و نواحي اطراف آن متمرك) 6معادله
شبيه از آخرين نسخه قلبي  99mTcبراي شبيه سازي اسكن . ايم
بعنوان يك سيستم اسپكت واقعي و  SimSET (2.6.2.6) ساز

و  پرتوزاييبا توزيع واقعي ( NCATبراي مدلسازي تنه از فانتوم 
بنابراين تعداد و . استفاده كرديم) نقشه تضعيف واقعي ارگانها
ده در مطالعه شبيه سازي به تصاوير توزيع فوتونهاي اصلي و پراكن

خصوصيات هر فوتون بطور كامل  هر چند كه ،كلينيكي شبيه بود
تمايز دقيق بين فوتونهاي اصلي و بوسيله پروفايل مربوط و 

همانگونه كه پيش از اين توضيح . پراكنده امكان پذير بوده است
ز قبل از بازسازي هر نماي پلانار ا تلفيق وارونداده شد، روش 

. ]30[موفق تر است  تلفيق وارونساير روشهاي اجرايي پروسه 
  . بنابراين ما سعي كرده ايم كه توابع را از نماها پيدا كنيم

از يك فانتوم ، شبيه سازي كه قبلاً انجام شدهدر يك مطالعه 
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ه ب(از آب  خطي در استوانه پر پرتوزاييه شامل يك چشم ساده
هر چند كه اين افراد . ده شد، استفا)عنوان ماده تضعيف كننده

توزيع پراكندگي را بصورت نمايي توصيف كرده اند، اما 
هيچگونه اصلاحي در توابع و يا آزمودن اين توابع در بدن بيمار 

  . ]21[واقعي انجام نشده است 
شده  اصلاحتوابع نمايي  تلفيق واروننتايج ما نشان مي دهند كه 

 ملاحظه اي نقش تخريبير مجموع واقعي، بطور قابل ياز تصاو
. ناشي از پراكندگي را در تصويربرداري اسپكت جبران مي كند

 در اختيار داشتن بابراي جبران پراكندگي  تلفيق واروناين روش 
و از لحاظ تجربي سريع  تابع پراكندگي براي نماهاي مختلف،

عدم مزيتهايي نيز  تلفيق واروندر روش جبران . كاربردي است
تا  پراكندگي به صورت يك تابع ارامتري كردنپ. وجود دارد

، پنجره به خصوصيات سيستم همچون ضخامت برش حدي
قدرت و  داده هاانرژي مورد استفاده در هنگام جمع آوري 

اگرچه اين فاكتورها . انرژي آشكارساز وابسته است تفكيك
پراكندگي  .معمولاً براي سيستمهاي اسپكت مختلف مشابه هستند

مانند چگالي، اندازه تحت اسكن صوصيات اشياء خبه همچنين 
تأثير اين . ]21[بستگي دارد  چشمه و عمقمحيط پراكنده كننده 

يك فانتوم غير يكنواخت و واقعي تنه مانند  با بكارگيريعوامل 
و نيز متمركز شدن بر يك ارگان خاص دريك  NCATفانتوم 

از تأثير . ، به حداقل مي رسد)همچون قلب(عمق مشخص 
در اين مطالعه چشم پوشي شده است كه مي تواند در  ندازه بدنا
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