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Предлагается метод восстановления картины распределения полного вектора скорости кровотока. 
Экспериментальные данные измеряются с помощью схемы томографирования нелинейного пара­
метра второго порядка, использующей широкополосные кодированные сигналы при малом коли­
честве преобразователей. Для обработки данных используется селективная согласованная фильтра­
ция в сочетании с пространственной корреляцией фрагментов спекл-структуры, возникающей при 
восстановлении пространственного распределения нелинейного параметра. Приводятся результа­
ты численного моделирования.

ВВЕДЕНИЕ
Одним из видов медицинской диагностики 

может служить получение картины распределе­
ния полного вектора скорости кровотока v(r) на 
основе сигналов комбинационных частот, порож­
даемых в результате нелинейного взаимодей­
ствия волн внутри томографируемого объекта и 
несущих информацию о распределении нелиней­
ного параметра с(г). Спектральный метод восста­
новления вектора скорости кровотока в схеме не­
линейной томографии, основанный на определе­
нии доплеровского сдвига комбинационной 
частоты с применением модифицированной про­
цедуры селекции движущихся целей, был описан 
в [ 1,2) и реализован с помощью модельных чис­
ленных и экспериментальных данных. В пред­
ставляемой работе предлагается другой метод 
получения двумерной картины v(r). Он основан 
на определении вектора перемещения спекл- 
структуры, возникающей при оценке картины 
распределения нелинейного параметра движу­
щейся крови, путем пространственно-корреля­
ционного сравнения сгтекл-структур. Использу­
ется волновой подход, позволяющий повысить 
разрешающую способность, по сравнению с лу­
чевым приближением |3 |.

Экспериментальные данные предлагается 
измерять в рамках схемы нелинейного томо­
графирования, предложенной и реализованной 
в |4, 5|. В этой схеме используются два плоских из­
лучателя и плоский приемник (рис. 1). Томогра- 
фируемый объект находится внутри области

пересечения прожекторных зон этих преобра­
зователей. На каждый из двух излучателей, рас­
положенных под углом друг к другу, подаются 
независимые широкополосные сигналы, которые 
кодированы известным образом. Излучаемые 
первичные волны неколлинеарно взаимодей­
ствуют между собой в присутствии неоднородно­
стей нелинейного параметра, и рождаемые при 
взаимодействии комбинационные волны реги-

Y

Рис. 1. Схема томографирования пространственного 
распределения нелинейного параметра.
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стрируются приемником. Поскольку вид кодиро- 
вания первичных сигналов известен априори, то 
рассеянный сигнал на суммарной или разностной 
комбинационной частоте также оказывается ко­
дированным известным образом. Это обстоятель­
ство используется для оценки распределения 
нелинейного параметра ё(г), получаемой по 
методике работы [4| посредством согласован­
ной фильтрации принимаемого рассеянного 
сигнала.

ПРОСТРАНСТВЕННО-КОРРЕЛЯЦИОННАЯ 
ПРОЦЕДУРА ВОССТАНОВЛЕНИЯ 

СКОРОСТИ РАССЕИВАТЕЛЕЙ

Решение двумерной задачи диагностики кро­
веносной системы томографируемого слоя ис­
пользует факт нелинейного рассеяния первичных 
волн на движущихся кластерах крови, нелиней­
ный параметр которых принимает более или ме­
нее случайные значения. Эта задача предполагает 
как построение карты распределения кровенос­
ных сосудов, так и нахождение полного вектора 
скорости кровотока v(r) в них. Оценка v(r) пол­
ного вектора скорости v(г) определяется в два 
этапа, кратко упоминаемых в 111. На первом этапе 
путем упомянутой согласованной фильтрации 
данных рассеяния, полученных в нелинейном ре­
жиме, строятся изображения, каждое из которых 
является оценкой распределения значений не­
линейного параметра в среднем за короткий ин­
тервал времени. На втором этапе оценивается 
собственно вектор скорости кровотока на осно­
ве результатов взаимной пространственной кор­
реляции фрагментов построенных изображений. 
Прием корреляции использовался в [6] для на­
хождения v(r) при линейном томографироваиии 
кровотока. Особенности каждого из этапов за­
ключаются в следующем. Поставленная задача 
решается на основе тех же самых данных нели­
нейного рассеяния, которые используются для 
построения картины распределения £(г). Допол­
нительные измерения не требуются, что важно 
для практики. Процедура нахождения v(r) пред­
полагает, что в области кровеносного сосуда 
изображения ё(г) имеют вид спекл-структуры с 
достаточно хорошим разрешением во всех на­
правлениях или хотя бы в направлении движения 
крови. Это условие, нужное для возможности 
пространственно-корреляционного сравнения 
изображений, обеспечивается, однако, только 
при определенной ориентации излучающих и 
приемного преобразователей по отношению к со­
суду |4 |. Особенности ориентационной изменчи­
вости изображений удобно проиллюстрировать 
на примере кровеносного сосуда прямолинейной 
формы. Первичные плоские волны возбуждались 
фазоманипулированными по псевдослучайному

закону сигналами. Кодовый интервал изменения 
фазы сигналов (0, л) совпадал с периодом их несу­
щей: т, =  1//,и, т2 = 1//2°. Несущие частоты полага­
лись равными f  = 2  МГц и / 2 =1.8 МГц. Излу­
чаемые частотные полосы составляли примерно
полторы октавы: f  е (0.5 -  1.5)/,° = (1 -  3) М Гц,

/ 2 е  (0 .5 -1 .5 )/2° = (0 .9 -2 .7 )  МГц. В рассматри­
ваемом методе приемлем любой способ широ­
кополосной модуляции первичных волн, так 
что использование фазовой модуляции не 
принципиально. Акустические оси двух плос­
ких излучателей составляли по отношению к 
оси X угол 120° и 240°, соответственно. При та­
кой геометрии ось X совпадала с биссектрисой 
угла между направлениями излучения первич­
ных волн, т.е. являлась линией одинакового ко­
да рассеянных сигналов комбинационной ча­
стоты [4]. Кровеносный сосуд был ориентирован
вдоль оси X . Ширина сосуда составляла 4Х° (А.+ — 
длина волны на центральной суммарной комбина­
ционной частоте), т.е. около двух длин волн для 
средних частот первичных сигналов (рис. 2). Ком­
бинационный сигнал р(у, /) =  р+(у,/), регистриру­
емый плоским приемником с радиус-вектором 
положения центральной точки у, фильтровался и
обрабатывайся в полосе (0 .5 -1 .5 )/+° с централь­
ной суммарной комбинационной частотой
/ 4° = 3.8 МГц, т.е. Х°+ «  0.4 мм. В частотном спек­
тре этого сигнала осуществлялась компенсация 
квадратичной зависимости нелинейного эффекта
от частоты / + , порождаемой квадратичной ча­
стотной зависимостью спектральной амплитуды 
нелинейных источников. (Более подробно детали 
моделирования решения прямой задачи изложены 
в 14], а часть из них будет также отмечена ниже при
обсуждении результатов восстановления v(r)).

Внутри кровеносного сосуда нелинейный па­
раметр элементарных рассеивателей принимал 
случайное значение в диапазоне отОдо 5. В окру­
жающей области, имитирующей однородную фо­
новую биоткань, его значение сначала полагалось 
равным нулю для иллюстрации особенностей 
спекл-структуры, порождаемой рассеянием на 
нелинейных рассеивателях крови. Длительность 
сигнала, подвергавшегося согласованной филь­
трации, составляла 4 мс. На рис. 2, а—в представ­
лены спекл-структуры с(г), возникающие при 
восстановлении распределения нелинейного па­
раметра в результате согласованной фильтрации 
сигнала p(y,t) при фиксировании углов излуче­
ния и изменении положения приемника. Разме­
ры элементов спекл-структуры, а также ориента­
ция и период высокочастотного заполнения этих 
элементов зависят от взаимной ориентации сосу­
да, излучателей и приемника, т.е. обладают силь-
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Рис. 2. Ориентационные особенности с пекл-структуры восстановленного распределения нелинейного параметра для 
углов излучения 120°, 240° и угла приема 0° (а), 45° (б), 190° (в, слева), и обобщенная огибающая этого распределения 
(в, справа).

но выраженной анизотропией в силу малого чис­
ла приемоизлучающих элементов. Таким обра­
зом, анизотропия разрешающей способности [4] 
порождает анизотропию высокочастотного за­
полнения спекл-структур. При угле приема 0° 
(рис. 2, а) спекл-структура представлена доста­
точно крупными элементами, которые содержат 
периодические осцилляции, ориентированные 
преимущественно поперек сосуда. Ориентация 
осцилляций резко изменяется при переходе к уг­
лам приема 45° (рис. 2, б) и 90° (рис. 2, в). Мелко­
масштабное высокочастотное заполнение спекл- 
сгруктуры появляется при тех ракурсах, когда в 
пространственном спектре изображения ё(г) вос­
производятся преимущественно высокочастот­
ные пространственные компоненты. Поэтому 
предпочтительны схемы с направлениями рассе­
яния, близкими к противоположным, по отноше­
нию к направлению излучения. Так, изображение 
на рис. 2, в (слева) получено при угле приема 
190°, и для последующего модельного восстанов­
ления векторного поля скорости кровотока ис­
пользовалась именно данная конфигурация при­
емников и излучателей.

Причина образования спекл-структурьт, на­
блюдаемой на изображении, заключается в следу­
ющем. В рассматриваемой задаче диагностики

кровотока на фоне окружающей биоткани сред­
нее волновое расстояние между рассеивающими 
центрами очень мало, и томографируемый объект 
является, фактически, пространственно-распре­
деленным. Поэтому при ширине рабочей полосы 
комбинационного сигнала на суммарных часто­
тах Д/4 = / +°, сравнимой с центральной частотой,
разрешение не превосходит = ЗХ°+ Н]. В таком 
пятне разрешения находится множество элемен­
тарных кластеров-рассеивателей. При взаимо­
действии двух первичных волн комбинационные 
сигналы от каждого элементарного рассеивателя 
отличаются как по амплитуде (за счет случайно­
сти значений нелинейного параметра), так и по 
дополнительному набегу фазы (за счет различно­
го положения рассеивателей внутри пятна разре­
шения). Даже для пятна с размером = Зл.” этот на­
бег фазы флуктуирует в пределах ±3п (на пути как 
от каждого излучателя к рассеивателю, так и от 
рассеивателя к  приемнику). Поэтому общий ком­
бинационный сигнал от элемента разрешения 
формируется большим количеством слагаемых с 
независимой фазой, что и является причиной ре- 
леевского распределения флуктуаций амплитуды 
получаемого изображения в пятне разрешения, 
т.е. причиной образования спеклов.
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В линейной схеме томографии кровотока [6| 
промежуточные изображения имели видспеклов, 
поскольку флуктуация по фазе рассеянных сиг­
налов от элементарных рассеивателей возникала 
не только за счет различного положения этих рас­
сеивателей в пятне разрешения, но и за счет на­
копления сигналов от различных приемников. В 
анализируемой нелинейной схеме положение 
единственного приемника фиксировано, однако 
пятно разрешения включает в себя гораздо боль­
ше независимых по фазе элементарных рассеива­
телей, поскольку разрешение нелинейной схемы 
с малым количеством преобразователей заметно 
ниже разрешения при линейном томографирова- 
нии. Кроме того, при использовании нелинейной 
схемы возникает эффект мелкомасштабного вы­
сокочастотного заполнения более крупной спекл- 
структуры. На рис. 2 высокочастотное заполне­
ние отображается в виде групп полос, располо­
женных почти параллельно друг к другу. Этот эф­
фект вызван большими размерами пятна разре­
шения по сравнению с Х°± (для используемых 
суммарных или разностных комбинационных ча­
стот, соответственно) и, кроме того, присутствием

осредней характерной частоты / ± в спектре обраба­
тываемого комбинационного сигнала. Простран­
ственный период высокочастотного заполнения
составляет = 2nj|К ±, где К. — среднее значение
вектора пространственной частоты К± = к± -
- (к , ±кг); к], к2, к± -  волновые векторы первич­
ных волн и комбинационных волн суммарной и 
разностной частот. Для иллюстрации собствен­
но спеклов без высокочастотного заполнения 
удобно использовать обобщенную огибающую 
оценки £(г); 8env (г) = = | ё(г) + /еи(г) |. Здесь ён(г) -
функция, гильбертово сопряженная с зависимо­
стью ё(г) вдоль координаты того фиксированного 
направления, в котором осциллирует высокочас­
тотное заполнение при заданной ориентации из­
лучателей и приемника. Для углов излучения 
120°, 240° и угла приема 190° это направление 
вдоль координаты д: при фиксированном значении 
у (рис. 2, в, слева). Поскольку высокочастотное за­
полнение в г СПУ(г) отсутствует, то сами спеклы вы­
деляются достаточно четко (рис. 2, в, справа). 
Подобные зависимости с(г) и ecnv(r)  в случае рассе­
ивателей крови, перемещающихся на фоне непо­
движных рассеивателей биоткани, представлены 
на рис. 3, б.

Среднее значение нелинейного параметра в
исследуемых биологических тканях e,is может 
оказаться близким к его среднему значению в
крови сы. Действительно, для мягких биотканей 
человека £,is отличается, как правило, от ё ы не бо­
лее, чем в = 1.5 раза, причем % может быть мень­

ше, чем в,is |7 |. Кроме того, в двумерной схеме то­
мографии, оценки ё(г) получаются усредненны­
ми по толщине озвученного слоя, что может 
приводить к дополнительному уменьшению кон­
траста между £ для ткани и для кровеносных сосу­
дов. Поэтому для практической реализации пред­
лагаемого метода оценки v(r) весьма важен во­
прос о компенсации сигнала, рассеянного от 
неподвижной окружающей биоткани. При ли­
нейном томографировании селекция движущих­
ся рассеивателей обеспечивалась формировани­
ем разности двух рассеянных сигналов, соответ­
ствующих двум последовательным посылкам 
излучателя |6|. Такой прием не подходит непосред­
ственно дзя рассматриваемой схемы нелинейного 
гомографирования кровотока из-за большой дли­
тельности первичных сигналов, обеспечивающей 
высокое качество результата согласованной 
фильтрации. Поэтому трудность заключается в 
том, что компенсация должна осуществляться 
для рассеянного сигнала, порождаемого одно­
кратным излучением первичных сигналов боль­
шой длительности (свыше 0.1 с). С этой целью 
предлагается использовать процедуру согласо­
ванной фильтрации в сочетании с селекцией дви­
жущихся рассеивателей следующим образом. 
Принятый сигнал р(у,/) общей длительности Т 
разбивается (как функция времени) на более ко­
роткие интервалы равной длительности ГчиЬ. По­
лучается совокупность сигналов <р(0(у,/)>/, где / — 
номер интервала разбиения. Эти интервалы Moiyr 
быть неперекрывающимися или же частично пе­
рекрывать друг друга. По тому же самому прин­
ципу сигнал сравнения, т.е. эталонный отклик
Рь(У I г;0  разбивается на (/^(у | г;/)},-. Эталонным 
откликом рд(у | г ;/) для точки пространства г яв­
ляется предвычисленный рассеянный комбина­
ционный сигнал (регистрируемый тем же прием­
ником с радиус-вектором у), порождаемый непо­
движным пробным точечным рассеивателем, 
находящимся в точке г. Согласованная фильтра­
ция сигнала р{1\ у,/) осуществляется для каждого 
фиксированного интервала /. Используется кор­
реляционный фильтр, осуществляющий одно­
временно согласованную фильтрацию и подавле­
ние сигналов от неподвижных отражателей. С 
этой целью отклик согласованного фильтра раз­
бивается для фиксированного интервала на две 
равные по длительности части, имеющие проти­
воположный знак отклика. В результате отраже­
ние от неподвижного рассеивателя компенсиру­
ется, а рассеиватель, переместившийся за время в 
половину интервала, дает два некомпенсирован­
ных отклика (размытых и смещенных во време­
ни). Итак, в качестве отклика корреляционного 
селектирующего фильтра используется функция
/ О у I г;0> совпадающая с р^\у | г;/) на первой по-
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лови не текущего интервала разбиения, т.е. в тече­
ние времени Г8иЬ/ 2, и инвертированная по фазе,
т.е. совпадающая с -/4°(у | г;/) на второй половине 
той же длительности Г8иЬ/ 2. Результатом такой се­
лективной согласованной фильтрации является
оценка нелинейного параметра г (г)

(знак * означает комплексное сопряжение). При­
ем инверсии функции отклика с целью селекции 
движущихся рассеивателей означает, что изобра­
жение г1/>(г) представляет собой (с точностью до 
малых поправок результата корреляции) разность 
двух изображений, получаемых в результате обра­
ботки двух равных половин сигнала p ‘Xy,t). По­
этому в изображении s ,0(r) влияние рассеяния на 
неподвижной окружающей биоткани существен­
но компенсируется. В то же время, значение Tsub 
ограничено сверху требованием относительно не­
сильного смещения рассеивателей за это время, 
чтобы спекл-структура для каждой фиксирован­
ной пары коррелируемых далее изображений 
только смещалась, но не искажалась за счет диф­
фузного “расползания” движущихся рассеивате­
лей друг относительно друга.

Вообще говоря, интервал длительности Г5иЬ не 
обязательно должен формироваться объединени­
ем именно двух соседних полуинтервалов дли­
тельности Г$иЬ/ 2. Полуинтервалы могут объеди­
няться, например, через один, или по какому-то 
другому заданному принципу.

Следующим этапом обработки является про­
странственная корреляция фрагментов пар изоб­
ражений {80)(г), ё0)(г)}, таких, что длительность 
между началом /-го и у-го интервалов фиксиро­
вана и составляет Ттер. Величина Ггер, равная цело­
му числу интервалов Tsub, является аналогом вре­
мени повторения зондирующих сигналов в схеме 
линейной томографии кровотока |6 |. Пусть
Z '(r + P) и Z n(r + P) -  фрагменты, принадаежа- 
щие изображениям ё0> и ё0> (соответственно) и

имеющие общий фиксированный центр г; вектор р 
характеризует координаты точек этих фрагментов 
относительно центра. Линейные размеры фраг­
ментов Z 1 и Z 11 равны, соответственно, /, и /2,
причем /, < /2, т.е. фрагмент Z ' меньше, и Рх -  об­
ласть его локализации. Двумерная взаимная про­
странственно-корреляционная функция, постро­
енная для каждой точки изображения {г}, при 
взаимном сдвиге фрагментов А г имеет вид

Г</у)(г,Дг) = |  Z '(r + р )[z"orm|(r + р + Дг)]*ф, (2)
реР,

где Z1' (г + р + Дг) =

Нормировка большего фрагмента на его средне­
квадратичное значение по области Р{ использу­
ется для исключения влияния амплитудных зна­
чений этого фрагмента. Результат корреляции
Г(/,У)( г, Дг) усредняется по множеству коррелиру­
емых пар, соответствующих одному и тому же
Ттср: Г (г, Аг) = Уг°'у)(г, Дг)| , и при каждом

'Ггср
и

фиксированном г ищется вектор сдвига А г = 
Дгтах, соответствующий положительному главно­
му максимуму Г тах(г) функции ReT(r, Дг). Иско­
мый вектор скорости оценивается как 
у (г)= А гтах/ Г гер. Оценка v (r )  рассматривается для
точек г, в которых значения Г тах(г )  относительно 
велики, поскольку область пространственной 
локализации функции Г П1ах(г) четко определяет 
положение и форму исследуемого кровеносного 
сосуда. Более подробно процедура корреляции 
и необходимые соотношения между размерами
/, и /2 описаны в 16 1.

Можно брать несколько различных значений 
Ггер, и для каждого из них коррелировать фраг­
менты соответствующих пар изображений. Полу­
ченные оценки вектора скорости усредняются по 
7~гер. Высокий фактор накопления, соответствую­
щий широкополосному сигналу (ширина полосы 
-1 МГц), обеспечивается достаточной общей

Рис. 3. Результат восстановления пространственно-корреляционным методом вектора скорости кровотока в сосуде 

толщины 4 Х +  на основе данных нелинейной томографии:
— спекл-структура, возникающая при селективной согласованной фильтрации короткого интервала принятого сигна­
ла для углов излучения 120°, 240° и угла приема 100° (а), 190° (б, слева), и обобщенная огибающая этого распределения 
(б, справа);
— пространственное распределение максимумов функции корреляции изображений (в);
— восстановленное векторное поле скорости при использовании селекции движущихся рассеивателей (г) и без селек­
ции (д);
(е) -  результат аддитивного объединения спекл-структур, изображенных на рис. 3, а и рис. 3, б, слева.
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длительностью сигнала в сочетании с усреднени­
ем результата корреляции по множеству пар 
изображений. С другой стороны, использование 
селектирующего согласованного фильтра сов­
местно с процедурой усреднения приводит к су­
щественной компенсации влияния процессов не­
линейного рассеяния на неподвижной части ис­
следуемого объекта.

Вопрос помехоустойчивости получаемых оце­
нок был подробно рассмотрен ранее как для этапа 
оценки нелинейного параметра при согласован­
ной фильтрации 14 1, так и для этапа корреляции 
промежуточных изображений [6], где показана 
работоспособность предлагаемых схем в услови­
ях реальных помех. Следует сделать некоторые 
уточнения, связанные с приемом разбиения 
полного сигнала длительности Г на отдельные 
интервалы, количество которых М = T/Tsub. Вы­
ходное отношение сигнал/помеха (по мощно­
сти) для этапа согласованной фильтрации связа­
но с входным отношением (S/N)iu как (*Sy7V)0lltl = 
= Д/± (7'!M)(SjN)[n. Тогда итоговое выходное отно­
шение процедуры нахождения v(r) составляет |6|:

ILs
— К К— “ speĉ av 1 +

ч

(S/N): 
,('+S /N )%

М
Af±T(S/N)

outl
\2 (3)

1П/
где Asрес — количество спекл-зерен на площади 
меньшего фрагмента коррелируемых изображе­
ний; Aav — количество пар изображений, по ко­
торым усредняется результат корреляции. 
Можно оценить то оптимальное значение
М = Л/ор1, при котором (S/N)ou[2 максимально.
Поскольку Тгср не должно превосходить време­
ни, за которое фиксированный кластер крови 
пересекает всю область томографирования, то
A'av = (2 -  3)Л7. С учетом этого соотношения, экс­
тремум выражения (3) по переменной М достига- 
ется при Mor>l = Af±T(S/N)in, и тогда (S/N)om2 = 
— KspecAf±T(S/A0 in.

ЧИСЛЕННОЕ МОДЕЛИРОВАНИЕ 
ПРОСТРАНСТВЕННО-КОРРЕЛЯЦИОННОГО

М ЕТОДА
При моделировании учитывалось, что нели­

нейное рассеяние происходит как за счет движу­
щихся рассеивателей, имитирующих движение 
кластеров крови, так и, одновременно, за счет не­
подвижных (фоновых) рассеивателей, имитиру­
ющих окружающую биологическую ткань. Важ­
но, что неподвижные рассеиватели помещались 
не только снаружи кровеносного сосуда, но и

“внутри” него. Это объясняется тем, что толщина 
томографируемого слоя превосходит диаметр со­
суда, и поэтому фоновая биоткань присутствует 
сверху и снизу кровеносного сосуда. Как показа­
но в [6], при численном моделировании каждый 
кластер может рассматриваться, как практически 
точечный рассеиватель. В рассматриваемой мо­
дели, близкой к случаю пространственно-распре­
деленного рассеивателя, среднее расстояние 
между случайно расположенными точечными 
рассеивателями-кластерами было в несколько раз 
меньше разрешающей способности данной схе­
мы томографирования [4] и полагалось равным
А.+/5 в крови и в ткани. (Уменьшение среднего
расстояния до X°t/20 не изменяло характер спекл- 
структур и, следовательно, не приводило к изме­
нению оценки v(r)).

Поскольку величина нелинейного параметра 
мягкой биоткани и крови различается не сильно, 
диапазон значений случайного распределения 
нелинейного параметра полагался одинаковым для 
элементарных рассеивателей внутри кровеносного 
сосуда и для фоновой биоткани, равным от 3.5 до
4.5. Скорость кластеров крови внутри прямолиней­
ного кровеносного сосуда прежней толшины 4А.+ 
полагалась постоянной: |vj =  20 с м /с. Акустиче­
ские оси двух плоских излучателей и плоского 
приемника, используемых при восстановлении, 
были наклонены по отношению к оси X под угла­
ми 120°, 240° и 190°, соответственно. Комбина­
ционный сигнал на приемнике р(у,0  (имеющий 
длительность Т = 40 мс) порождался рассеянием 
на нелинейных рассеивателях крови и ткани, 
причем при решении прямой задачи имитирова­
лось непрерывное движение крови, т.е. смещение 
рассеивателей дискретизовалось в соответствии с 
временным шагом дискретизации принимаемого 
сигнала.

На этапе решения обратной задачи принятый 
сигнал разбивался на 80 интервалов длительности
/sub = 0*5 мс каждый. Для каждого из интервалов 
с помощью (1) строились промежуточные изоб-
ражения г (г), одно из которых приведено на 
рис. 3, б. Видно, что ориентированная спекл- 
структура сильно выражена не только внутри со-

/  «V

суда, но и вне него. Исходную картину г (г) до­
статочно получить с грубым пространственным 
шагом дискретизации — несколько отсчетов на 
элемент разрешения. Однако этан корреляции 
фрагментов пар промежуточных изображений 
требует более густой сетки дискретизации, шаг 
которой не должен превосходить допустимый 
шаг дискретизации соответствующих оценивае­
мых значений скорости. Для этого распределение
г (г) предварительно интерполировалось на густую
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сетку с шагом Х\/32 по оси ОХ и Х°+/% по оси OY 
Выделение карты кровотока и определение век­
тора его скорости основывалось на взаимной 
пространственной корреляции фрагментов 
с пекл-структур. Оценка вектора скорости была 
устойчивой при изменении размеров и формы 
фрагментов, пока эти размеры не становились 
существенно меньше характерного масштаба 
элементов с пекл-структуры в соответствующем 
направлении. Далее приводятся иллюстрации, 
полученные при коррелируемых фрагментах 
изображений квадратной формы с длиной сторо­
ны /, = 2Х°, и /2 = 6л+. Интервал времени, сопо­
ставляемый каждой паре коррелируемых изобра­
жений, составлял Ггср = 2 7 ^  =  1 мс.

Область локализации функции Г тах(г), норми­
рованной на рис. Зв на максимум, четко соответ­
ствует местонахождению моделируемого сосуда, 
а оценка векторного поля скорости v(r) (рис. 3, г) 
хорошо воспроизводит истинное распределение. 
Для уменьшения артефактов в оценке v(r), воз­
никающих преимущественно на границе крове­
носных сосудов, был использован следующий 
прием. На этапе пространственной корреляции 
(2), в первом варианте меньший коррелируемый
фрагмент Z 1 вырезался из изображения ё(,), боль­
ший фрагмент Z 11 — из ги). Во втором варианте,
наоборот, Z 1 вырезался из ё01, a Z u — из ё0>. В ка­
честве итоговой оценки v(r) рассматривалась по­
лусумма оценок, полученных в каждом из двух ва­
риантов.

Для иллюстрации необходимости подавления 
влияния рассеяния от неподвижных рассеивате­
лей была полностью повторена вся схема восста­
новления, однако без процедуры селекции дви­
жущихся рассеивателей, т.е. в (1) вместо селекти­
рующего согласованного фильтра с откликом
р {‘Х у  I г;/) использовался обычный согласован­
ный фильтр с откликом /4°(у | г;/) на всем интер­
вале 7sub. Это привело к разрушению картины 
скорости (рис. 3, д).

Итак, несмотря на то, что при использовании 
селективной согласованной фильтрации в проме­
жуточном изображении (рис. 3, б, слева) влияние 
неподвижного фона уже частично подавлено, 
спекл-структура вне и внутри кровеносного сосу­
да сравнима по амплитуде. В то же время, каче­
ство итоговой оценки v(r), полученной с помо­
щью селекции, достаточно высокое (рис. 3, г), а 
без селекции — низкое (рис. Зд). Следовательно, в 
процедуре компенсации влияния фона важны од­
новременно оба фактора — селектирующий 
фильтр и накопление результатов пространствен­
ной корреляции по парам коррелируемых изоб­
ражений.

Возможность восстановления векторного по­
ля скорости, в том числе распределенного нерав­
номерно в поперечном сечении кровеносного со­
суда, тесно связана с характерным размером эле­
ментов спекл-структуры. Оценка v(r), в силу 
методики ее построения, всегда представляет со­
бой результат усреднения истинных значений 
v(r) по площади меньшего фрагмента, и поэтому 
разрешающая способность этой оценки не может 
быть лучше, чем размер характерных деталей 
спекл-структуры в соответствующем направле­
нии. В связи с этим построение v(r) нецелесооб­
разно осуществлять в рамках одной и той же 
экспериментальной схемы нелинейного взаи­
модействия (т.е. при единственной взаимной 
ориентации двух излучателей, приемника и томо- 
графируемого объекта) сразу для всех сосудов в 
области томографирования. Возможны два вари­
анта выбора конфигурации экспериментальной 
схемы. Первый из них нуждается в предваритель­
ном получении карты расположения кровенос­
ных сосудов, например, путем оценки е(г) на ос­
нове согласованной фильтрации. Однако выделе­
ние кровеносных сосудов на фоне окружающей 
их биоткани с помощью данного метода возмож­
но, если средние значения нелинейных парамет­
ров крови и ткани различны. Если же контраст 
между гы и 8tis мал, то следует использовать введе­
ние контрастных агентов в кровь, приводящее к
увеличению £ы (хотя бы в десятки раз). Далее, на 
основе уже построенной карты расположения со­
судов, выбирается отдельный сосуд, и решается 
задача восстановления при одном фиксирован­
ном положении приемоизлучающей системы. 
Нужно такое положение системы относительно 
исследуемого сосуда, при котором возникает спе­
кл-структура, достаточно мелкомасштабная в на­
правлении вдоль сосуда.

Более универсальным является второй путь, 
использующий аддитивное объединение спекл- 
струкгур, возникающих при различных углах 
приема или при различных положениях приемо­
излучающей системы как целой. Он не требует 
знания карты сосудов для обеспечения опреде­
ленной взаимной ориентации излучателей, при­
емника и сосуда. Так, на рис. 3, е представлен ре­
зультат аддитивного объединения двух изображе­
ний, полученных при одних и тех же углах 
излучения 120° и 240°, но разных углах приема 
(100° для рис. 3, а и 190° для рис. 3, б, слева), от­
личающихся на 90°. Каждое из объединяемых 
изображений предварительно нормируется на 
свое среднеквадратичное значение. В отличие от 
исходных изображений, спекл-структура на 
рис. 3, е стала изотропной и однородной в обла­
сти кровеносного сосуда. Таким образом, как ми­
нимум, надо иметь данные нелинейного рассея­
ния при фиксированной паре излучателей и двух
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взаимно-ортогональных положениях приемника. 
Несколько лучший результат дает объединение 
изображений, полученных при фиксированном 
положении приемоизлучающей системы и после 
поворота всей системы в целом на 90°.

Важно отметить, что объединяемые спекл- 
структуры должны быть когерентны в том смыс­
ле, что они являются результатом обработки оди­
наковых временных интервалов, и сами прини­
маемые сигналы порождаются одной и той же со­
вокупностью случайных рассеивателей. Условие 
когерентности нужно для того, чтобы амплитуда 
соответствующих фрагментов объединяемых 
изображений была примерно одинакова, и более 
яркие фрагменты при объединении не подавляли 
бы менее яркие. Кроме того, взаимосвязана сама 
структура соответствующих когерентных фраг­
ментов. Условие когерентности технически про­
ще обеспечить при фиксированных излучателях и 
одновременном использовании различных на­
правлений приема. В случае использования пово­
рота всей системы в целом, для когерентности 
данных при различных положениях системы сле­
дует попеременно излучать короткие сигналы 
каждой используемой парой излучателей. Итак, 
целесообразно объединение двух или более нор­
мированных когерентных изображений. Корре­
лирование таких объединенных спекл-структур 
позволяет оценить v(r) на всей плоскости томо- 
графирования вне зависимости от локальной 
ориентации сосуда и вектора скорости в нем.

Настоящая работа выполнена при поддержке 
гранта Президента РФ №  НШ 2906.2008.2 и гран­

та № 07-02-00239 Российского Фонда Фундамен­
тальных Исследований.
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