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Введение 

Актуальность и степень разработанности темы 

Поглощение короткого лазерного импульса в среде приводит к ее неоднородному и 

нестационарному нагреву и тепловому расширению. Вследствие этого в среде возникают 

механические напряжения, служащие источниками коротких акустических импульсов [1]. 

Амплитуда и временная форма акустического импульса связаны с параметрами лазерного 

импульса и свойствами среды. На этой связи, во-первых, могут быть основаны 

неразрушающие методы исследования свойств различных сред. Во-вторых, это можно 

использовать для исследования особенностей распространения лазерного излучения в 

различных средах (например, филаментации фемтосекундного лазерного излучения). В 

последние два десятилетия оптико-акустический (ОА) эффект и основанные на нем 

методы диагностики привлекли большое внимание широкого круга специалистов из 

различных сфер деятельности: научной, медицинской и промышленной. 

Обзор публикаций по оптоакустике и ОА томографии показал (по данным Web of 

Science), что в 2016 году вышло 1152 публикации, тогда как в 2005 году вышло 455 

публикаций. Ежегодно более половины публикаций по оптоакустике в мире связано с ОА 

томографией. К сожалению, в русскоязычных изданиях количество публикаций по ОА 

томографии не отражает общемировую тенденцию. В этой связи предлагаемая к защите 

диссертация восполняет существующий дисбаланс не только описанными в ней новыми 

исследованиями, но и обширным обзором зарубежной литературы. 

В настоящее время ОА эффект используется, в основном, для трех видов 

томографической диагностики: ОА томография, лазерно-ультразвуковая (ЛУ) томография 

в эхо-режиме («на отражение») и ЛУ томография в теневом режиме («на просвет»). Как в 

ОА, так и в ЛУ томографии ультразвуковые сигналы регистрируются массивом 

широкополосных приемников, частично окружающих исследуемый объект. Основным 

отличием ОА и ЛУ томографии является положение поглотителя лазерного излучения. В 

ОА томографии излучение поглощается внутри исследуемого объекта, и генерируемые 

ультразвуковые волны несут информацию о распределении поглотителей света в объекте. 

В ЛУ томографии лазерное излучение поглощается в специальном ОА генераторе, 

расположенном вне исследуемого объекта, либо в поверхностном слое объекта. При этом 

генерируется короткий ультразвуковой импульс контролируемой формы, который, 
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распространяясь в среде, рассеивается акустическими неоднородностями в ней. 

Рассеянные и прошедшие сквозь среду ультразвуковые импульсы несут информацию о ее 

акустико-механических свойствах: плотности, модулях упругости, скорости звука и т.д. 

Иными словами, ОА томография позволяет исследовать внутреннюю структуру 

различных объектов, способных поглощать лазерное излучение, тогда как ЛУ томография 

позволяет исследовать внутреннюю структуру и акустико-механические свойства 

объектов, способных рассеивать и отражать широкополосный ультразвук. 

Отметим, что томографические методы диагностики позволяют полнее отразить 

внутреннюю структуру объекта и восстановить картину его дефектов, а также обладают 

более высоким пространственным разрешением и чувствительностью. Также методы ОА 

и ЛУ томографии позволяют получать количественную информацию об исследуемом 

объекте – восстанавливать распределение коэффициента поглощения оптического 

излучения, скорости звука и плотности среды, на что не ориентированы традиционные 

методы диагностики. Интерес к ОА и ЛУ томографии в первую очередь связан с ее 

востребованностью в медицине. По сравнению с рентгеновской и магнитно-резонансной 

томографией ультразвуковые исследования практически безвредны, относительно дешевы 

и позволяют создавать компактные системы, работающие в режиме реального времени. 

Среди оптических методов диагностики биологических тканей ОА томография 

позволяет достичь субмиллиметрового пространственного разрешения на сантиметровых 

глубинах, как раз в том диапазоне, где не работают методы оптической микроскопии, 

оптической когерентной томографии и светодиффузионные методы [2]. В отличие от 

ультразвуковых методов диагностики биотканей ОА томография основана на 

визуализации их оптических свойств, что в ряде случаев позволяет улучшить контраст 

получаемых изображений и реализовать оптическую спектроскопию биоткани in vivo. 

Сегодня методы неразрушающей диагностики являются основным «трендом» не 

только в исследовании биологических объектов, но и в контроле изделий из новых 

интеллектуальных материалов. При сравнении ЛУ томографии с другими 

ультразвуковыми методами следует подчеркнуть, что ЛУ зондирующий импульс имеет 

апериодическую форму, малую длительность (обычно десятки наносекунд) и гладкую 

диаграмму направленности, лишенную боковых лепестков. Эти особенности позволяют 

восстанавливать акустические неоднородности с более высоким пространственным 

разрешением. Также в ЛУ томографии практически отсутствует «мертвая зона», 

поскольку ультразвуковые преобразователи могут быть оптимизированы для приема 



6 

 

акустического сигнала в широкой полосе частот, и реверберации внутри преобразователя 

могут быть задемпфированы. 

В настоящее время особый интерес представляет развитие комбинированной ОА и 

ЛУ томографии, поскольку эти подходы позволяют взаимно дополнять друг друга и 

получать более полную информацию об исследуемом объекте. Примером задачи, которая 

может быть решена с помощью комбинированного (комплексного) подхода, является 

задача диагностики положения медицинской иглы в кровеносном сосуде. Проведение 

внутривенных инъекций часто осложняется глубоким залеганием и плохой 

пальпируемостью кровеносных сосудов. Поэтому игла может быть введена в сосуд не с 

первого раза, или сосуд может быть проколот иглой насквозь. В этой связи актуально 

создание различных устройств, позволяющих диагностировать положение и диаметр 

сосудов, а также относительного положения иглы и сосуда. В настоящей работе показано, 

что комбинированная ОА и ЛУ томография реального времени позволяет решить данную 

задачу, и представлены преимущества данного метода диагностики. 

Также интерес представляет поиск новых объектов исследования в области ОА и 

ЛУ томографии. Отдельным направлением настоящей работы было исследование 

возможностей ОА томографии как нового способа визуализации фемтосекундных 

лазерных филаментов. В настоящей работе приводится подробное описание данного 

метода и результаты его апробации на экспериментальных исследованиях. 

Диагностика филамента потребовала разработки способа визуализации тепловых 

источников для случая, когда источники и приемники акустических волн располагаются в 

акустически различных средах, разделенных плоской поверхностью раздела. На 

поверхности раздела акустические волны преломляются и частично отражаются, что 

необходимо учитывать при построении изображений. Разработанный алгоритм 

визуализации, развивающий идеи «виртуальных приемников», расширяет спектр объектов 

исследования и спектр приемников, применимых в ОА томографии. 

В экспериментальной ОА и ЛУ томографии, как и в прикладной физике в целом, 

можно выделить тенденции к расширению спектра решаемых задач и постоянному 

обновлению экспериментального оборудования и программного обеспечения (ПО). В этой 

связи принципиальное значение имеет создание новых многофункциональных 

автоматизированных экспериментальных комплексов для комбинированной ОА и ЛУ 
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томографии, работающих в режиме реального времени, основанных на современной 

элементной базе. 

Автоматизация экспериментальных установок важна не только для облегчения 

работы экспериментатора, но и для решения качественно новых задач, в которых 

необходимо устранить человеческий фактор, неизбежно ведущий к ошибкам. Одной из 

таких задач является проведение крупномасштабных серийных и воспроизводимых 

экспериментальных исследований в ОА и ЛУ томографии. Также автоматизация важна 

для решения задач, связанных с непрерывным контролем дефектов на производстве 

серийной продукции и в условиях, когда присутствие человека затруднено либо опасно 

для его здоровья. Возможность работы в режиме реального времени позволяет 

исследовать динамические объекты и процессы, изменяющиеся во времени. Например, 

контроль положения иглы при введении в кровеносный сосуд целесообразен только в 

режиме реального времени. 

Качественный скачок в функциональных возможностях современных аппаратных 

средств, модульная структура и универсализация цифровых интерфейсов позволили 

создавать экспериментальные многофункциональные установки широкого назначения. И 

автоматизация, и работа в режиме реального времени во многом опираются на 

современную цифровую элементную базу, обеспечивающую сбор, обработку и передачу 

больших объемов информации на высоких скоростях: аналого-цифровые преобразователи 

(АЦП), микроконтроллеры, программируемые логические интегральные схемы (ПЛИС), 

многоядерные графические ускорители и микропроцессоры персональных компьютеров 

(ПК). Вкупе с современными компактными и мощными лазерами новая элементная база 

позволяет создавать универсальные и относительно компактные томографические 

системы. В этой связи особую актуальность приобретает реализация существующих и 

создание новых методик обработки и визуализации информации, адаптированных к 

современному оборудованию. Также актуально создание модульного оборудования с 

гибкими интерфейсами, на котором можно эффективно реализовывать и апробировать 

новые методики. Такое оборудование должно быть реконфигурируемым, что может быть 

достигнуто с использованием ПЛИС. 

Существенный задел для такого рода исследований был сделан ранее в 

исследованиях Т.Д. Хохловой [3] и В.А. Симоновой [4]. Эти работы касались вопросов 

экспериментальной апробации метода ОА томографии, алгоритма обратных проекций и 

проектирования комбинированной многоэлементной антенны на основе 
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пьезоэлектрических пленок из поливинилиденфторида (ПВДФ). Описанные в них 

экспериментальные установки, методики и алгоритмы обработки информации создали 

значительный задел для проектирования и реализации новых комплексных 

экспериментальных установок. Однако разработанные ранее экспериментальные 

комплексы имели узкую направленность, не имели возможностей скоростной обработки 

многоканальной информации и потому не могли работать в режиме реального времени, не 

были полностью автоматизированными и не имели гибкого интерфейса. Предлагаемый в 

настоящей работе прототип комплекса для комбинированной ОА и ЛУ томографии 

работает в режиме реального времени и может применяться для решения широкого класса 

задач: визуализации положения иглы в модели кровеносного сосуда, диагностики 

биологических объектов, ЛУ диагностики образцов из металлов и композитов и др. 

Разработанный прототип комплекса оснащен системой 3D позиционирования, полностью 

автоматизирован и имеет удобный интерфейс. 

Крайне высокая сложность современных экспериментальных комплексов делает 

необходимой их расчетную поддержку как на этапе проектирования и планирования 

эксперимента, так и на этапе интерпретации результатов. Численное моделирование 

позволяет избежать многих ошибок при создании сложных систем, оптимизировать их 

параметры, сократить материальные затраты на их построение, спланировать большие 

серии экспериментов, а также правильно проинтерпретировать получаемые результаты. 

Отметим, что сегодня уделяется большое внимание правильной разработке ПО для 

численного моделирования. В настоящей работе разработаны специализированные 

комплексы программ для моделирования ОА томографии. С помощью данного ПО 

проведены массовые расчетные исследования, результаты которых обобщены в 

приведенных аналитических зависимостях. Численное моделирование используется для 

анализа тороидальных антенн в Главе 1, для анализа пространственного разрешения в 

задаче ОА томографии филамента в Главе 2 и для анализа артефактов на ОА 

изображениях в Главе 3. Отметим, что в настоящей работе расчетно-теоретические 

исследования совмещены с их экспериментальной апробацией. 

Неотъемлемым элементом ОА и ЛУ томографов реального времени являются 

многоэлементные антенные решетки со сложной геометрией. В этой связи необходимы 

методики сравнения и оценки качества таких антенн с учетом алгоритмов визуализации 

измеряемых физических величин. Необходимость таких методик связана с выходом ОА и 

ЛУ томографии в опытно-промышленную эксплуатацию и специализацией установок по 
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сфере применения. Изготовление и настройка антенн для ОА и ЛУ томографии в 

настоящее время является довольно сложной и длительной процедурой. Поэтому их 

предварительное численное моделирование с целью оптимизации под конкретную задачу 

является важным этапом их разработки, изготовления и последующей наладки. В работе 

проведены массовые расчетно-теоретические исследования, ориентированные на создания 

новых видов антенн для ОА и ЛУ томографии, описаны методики, и проведены 

обобщения полученных результатов. 

В свете вышесказанного можно сформулировать следующую цель работы: 

Развитие расчетных и экспериментальных методов комбинированной ОА и ЛУ 

томографии за счет создания аппаратного и программного обеспечения для решения 

широкого спектра исследовательских задач, включая исследования явления филаментации 

фемтосекундного лазерного в воздухе и в воде и диагностики сред с неоднородностями 

акустических свойств и индуцированными источниками тепла в режиме реального 

времени. 

Задачи, решаемые в работе 

1. Разработка и программная реализация метода восстановления начального 

распределения давления в среде, учитывающего преломление и частичное отражение 

ОА импульса на плоской границе раздела двух акустически различных однородных 

сред, работающего в режиме реального времени. 

2. Исследование зависимости размера области чувствительности и пространственного 

разрешения тороидальных многоэлементных антенн с целью оптимизации их 

геометрических параметров. Разработка и реализация алгоритмов и ПО для 

построения трехмерных карт чувствительности и пространственного разрешения. 

3. Исследование возможностей ОА томографии фемтосекундного лазерного филамента в 

воздухе и в воде как нового метода диагностики его положения и структуры. 

4. Создание многофункциональной автоматизированной экспериментальной установки 

для проведения комплексных серийных исследований в области комбинированной ОА 

и ЛУ томографии реального времени, содержащей систему 3D позиционирования, 

высокоскоростную многоканальную систему сбора и обработки экспериментальных 

сигналов на основе ПЛИС и ПК с пакетом ПО и удобным интерфейсом. 
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5. Экспериментальная демонстрация возможностей комбинированной ОА и ЛУ 

томографии на задаче контроля положения медицинской иглы внутри модели 

кровеносного сосуда в режиме реального времени. 

Научная новизна 

1. Предложен новый подход к сравнению приемных многоэлементных антенн сложной 

формы для ОА и ЛУ томографии, учитывающий не только геометрию антенн, но и 

алгоритм построения изображения. 

2. Впервые предложено исследовать возможности тороидальных антенных решеток с 

помощью трехмерных карт чувствительности и пространственного разрешения. В 

работе обобщены результаты большой группы ресурсоемких расчетных исследований 

тороидальных антенн, и предложены новые аппроксимирующие формулы. 

3. Впервые предложено использовать ОА томографию для исследования филаментации 

фемтосекундного лазерного излучения, проанализировано пространственное 

разрешение данного метода диагностики. 

4. Разработан и создан новый автоматизированный программно-аппаратный комплекс 

для построения ОА и ЛУ томограмм в режиме реального времени. На основе данного 

комплекса создана и полностью автоматизирована новая многофункциональная 

экспериментальная установка для проведения комплексных исследований в области 

комбинированной ОА и ЛУ томографии. 

5. Впервые экспериментально продемонстрирована возможность определения положения 

медицинской иглы внутри модели кровеносного сосуда методом комбинированной ОА 

и ЛУ томографии реального времени. 

Теоретическая и практическая значимость работы 

1. Создана многофункциональная автоматизированная экспериментальная установка с 

системой 3D позиционирования, которая позволяет проводить комплексные 

экспериментальные исследования в области комбинированной ОА и ЛУ томографии в 

режиме реального времени. 

2. Экспериментально подтверждена возможность контроля положения медицинской 

иглы в модели кровеносного сосуда в режиме реального времени. 
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3. Метод ОА томографии позволяет определять пространственное положение и 

оценивать диаметр фемтосекундных лазерных филаментов как в конденсированной 

среде, так и в газе. 

4. Методика построения ОА изображений, модернизированная с целью учета 

преломления на плоской границе твердого объекта с иммерсионной жидкостью, 

позволяет использовать в ОА томографии различных объектов новый класс датчиков, 

в которых происходит преломление ультразвука: например, датчик с акустической 

линией задержки. 

5. Специализированные методики и алгоритм построения трехмерных карт 

чувствительности и пространственного разрешения позволяют оптимизировать 

параметры многоэлементных антенн со сложной геометрией поверхности с учетом 

требований к размеру области визуализации и пространственному разрешению. 

Положения и результаты, выносимые на защиту 

1. Анализ двумерных и трехмерных карт чувствительности и пространственного 

разрешения позволяет исследовать зависимость размера области чувствительности и 

поперечного пространственного разрешения в фокусе для тороидальных антенн от их 

радиусов кривизны в двух взаимно перпендикулярных плоскостях. Если заданы 

размер области чувствительности и поперечное пространственное разрешение в 

фокусе, то полученные в диссертации аналитические аппроксимирующие выражения 

позволяют выбрать радиусы кривизны тороидальной антенны. При этом данные 

выражения включают размер области чувствительности и поперечное 

пространственное разрешение в фокусе для сферической и цилиндрической антенн. 

Предложенные выражения справедливы для антенн, содержащих от 16 до 64 

приемников, с радиусами кривизны поверхности антенны в диапазоне 30–1000 мм и 

угловой апертурой в диапазоне от 22° до 135°, с шириной приемного элемента от 0.1 

до 2 мм и частотной полосой приема в диапазоне 7–12 МГц. 

2. Оптико-акустическая томография позволяет визуализировать положение и структуру 

фемтосекундного лазерного филамента в воздухе и в воде с помощью цилиндрической 

антенной решетки широкополосных пьезоэлектрических преобразователей. При этом 

пространственное разрешение ограничивается акустическим затуханием и 

поперечными размерами приемников. Данный метод позволяет определить положение 
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и ширину плазменного канала фемтосекундного лазерного филамента в воде с 

помощью преобразователя из ниобата лития с резонансной частотой 110 МГц с 

точностью ~10 мкм. 

3. Разработанная в рамках диссертационной работы многоканальная экспериментальная 

установка и программно-аппаратные методики позволяют проводить оптико-

акустическую и лазерно-ультразвуковую томографию в режиме реального времени с 

продольным пространственным разрешением ~0.1 мм, поперечным пространственным 

разрешением ~1.1 мм и частотой смены кадров не менее 10 Гц. 

4. Комбинированная оптико-акустическая и лазерно-ультразвуковая томография 

позволяет визуализировать взаимное положение медицинской иглы и модели 

кровеносного сосуда с продольным пространственным разрешением 0.1–0.2 мм. 

Апробация работы 

Основные результаты диссертационной работы докладывались и обсуждались на 

следующих международных конференциях: Международная научная конференция 

студентов, аспирантов и молодых ученых «Ломоносов-2016» (11–15 апреля 2016 г.), 5th 

International Symposium on Laser-Ultrasonics and Advanced Sensing (LU2016, 4–8 июля 2016 

г.), XV международная конференция NIDays 2016 (25 ноября 2016 г.), 13th School on 

Acousto-Optics and Applications (19–23 июня 2017 г.), 7th International Conference on 

Mathematical Modeling in Physical Sciences (27–31 августа 2018 г.) 

По результатам работы опубликовано 9 статей в рецензируемых журналах, 

входящих в базы Web of Science, Scopus или RSCI. Статьи прошли независимое 

рецензирование. 

Разработанная многофункциональная экспериментальная установка являлась 

неотъемлемой частью ЛУ профилометра реального времени, который был отмечен 

серебряной медалью на Международной выставке изобретений «Seoul International 

Invention Fair 2017» в Корее и специальным призом Лодзинского технического 

университета. 

Степень достоверности 

Достоверность представленных в диссертационной работе результатов 

подтверждается соответствием результатов численного моделирования и результатов 
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экспериментальных исследований, а также результатов численного моделирования, 

полученных с помощью альтернативных методик. Результаты диссертационной работы 

также неоднократно докладывались и подробно обсуждались на международных 

конференциях, а также были опубликованы в рецензируемых журналах. 

Личный вклад автора 

Все представленные в диссертации результаты получены автором лично либо при 

его определяющем участии. 

Экспериментальные результаты, использованные для демонстрации методик 

исследования фемтосекундных лазерных филаментов, получены сотрудниками 

лабораторий кафедры общей физики и волновых процессов физического факультета МГУ 

имени М.В.Ломоносова А.Б. Савельева-Трофимова и Ф.В. Потёмкина. Автор лично 

реализовал и модифицировал алгоритм обратных проекций для построения ОА 

изображения филаментов, провел численное моделирование и проанализировал 

результаты. 

В универсальной экспериментальной установке для комбинированной ОА и ЛУ 

томографии 16-канальная антенна была создана В.А. Симоновой, алгоритм построения 

изображений был изначально реализован автором, а затем усовершенствован 

В.П. Зарубиным за счет использования графических процессоров. Автор лично 

запрограммировал многоканальную систему сбора данных в режиме реального времени 

на основе ПЛИС, разработал визуальный интерфейс в NI LabVIEW, запрограммировал и 

собрал систему 3D позиционирования, а также провел экспериментальные и расчетные 

исследования с иглами в моделях кровеносных сосудов. 

Структура и объем диссертации 

Диссертация состоит из введения, трех глав, заключения, двух приложений и 

списка литературы. В первом параграфе каждой главы приводится краткий обзор 

литературы по рассматриваемым в ней проблемам. Содержит 128 страниц, 34 рисунка, 2 

таблицы. Библиография насчитывает 204 наименования. 
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Содержание диссертации 

Глава 1 посвящена развитию методов решения прямой и обратной задач ОА и ЛУ 

томографии, а также исследованию тороидальных антенных решеток с помощью карт 

чувствительности и пространственных разрешений. 

В §1.1 представлен систематический обзор известных методов решения прямой и 

обратной задач ОА и ЛУ томографии и обзор методов оценки и сравнения антенн. Особое 

внимание уделено алгоритмам обратных проекций, которые в настоящей работе 

используются для построения изображений в режиме реального времени. 

В §1.2 получены выражения для ОА откликов некоторых модельных источников в 

среде с акустическим затуханием, которые используются в последующих разделах. Автор 

не исследовал все полученные соотношения на новизну, поскольку некоторые из них 

могли встречаться в научной литературе в несколько иной форме либо в виде 

упражнений. 

В §1.3 представлен оригинальный модифицированный алгоритм обратных 

проекций, позволяющий решить обратную задачу ОА томографии в случае, когда 

тепловой источник и приемники находятся в акустически различных однородных средах, 

разделенных плоской границей. Данный алгоритм развивает концепцию «виртуальных 

приемников» и позволяет учесть преломление акустических волн на границе раздела сред 

и их частичное отражение в приближении геометрической акустики. 

В §1.4 описан новый способ оценки и сравнения тороидальных многоэлементных 

антенн, основанный на анализе 2D и 3D карт чувствительности и пространственного 

разрешения, построенных с учетом алгоритма построения изображения. На основе 

разработанной методики проведены массовые расчетные исследования, и получены 

аппроксимирующие формулы, связывающие размеры области чувствительности и 

поперечное разрешение тороидальных многоэлементных антенн с их геометрическими 

параметрами. 

Глава 2 посвящена ОА томографии как новому методу диагностики положения и 

структуры фемтосекундного лазерного филамента. Приведены результаты расчетных и 

экспериментальных исследований. 
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В §2.1 дан обзор методов исследования структуры фемтосекундного лазерного 

филамента, и описана генерация ультразвука при филаментации в газе и в 

конденсированных средах. 

В §2.2 описаны приближения, позволяющие моделировать филамент как 

термоакустический источник звука и исследовать его структуру методом ОА томографии. 

В §2.3 представлены результаты сравнения ОА сигнала от филамента в воздухе, 

рассчитанные на основе предлагаемой модели цилиндрического гауссова 

термоакустического источника, с уникальными экспериментальными данными, 

полученными группой А.Б. Савельева-Трофимова. 

В §2.4 описан метод диагностики положения и структуры филамента на примере 

филаментации лазерного излучения в воздухе, а также исследовано пространственное 

разрешение данного метода диагностики. Показано, что пространственное разрешение 

ограничено акустическим затуханием ОА отклика филамента в среде и поперечными 

размерами приемников. 

В §2.5 описана экспериментальная апробация предложенной методики на основе 

уникальных экспериментальных данных, полученных группой Ф.В. Потемкина для 

филаментации лазерного излучения в воде. Показано, что положение и диаметр 

плазменного канала филамента могут быть определены с высокой точностью ~10 мкм. 

Для определения ширины плазменного канала проведено численное моделирование, 

позволяющее оценить вклады акустического затухания и усреднения сигнала по 

поверхности приемника. При построении ОА изображений использовался 

модифицированный алгоритм обратных проекций с учетом преломления, описанный в 

Главе 1, поскольку ОА отклик филамента регистрировался приемником на основе ниобата 

лития с кварцевой призмой. 

Глава 3 посвящена экспериментальной комбинированной ОА и ЛУ томографии и 

разработанной в рамках данной работы экспериментальной установки. 

В §3.1 дан обзор методов экспериментальной ОА и ЛУ томографии и 

ультразвуковых методов контроля положения медицинских игл. 

В §3.2 описана созданная в рамках настоящей работы многофункциональная 

автоматизированная экспериментальная установка для широкого класса исследований в 

области ОА и ЛУ томографии, работающая в режиме реального времени. 
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В настоящей работе возможности установки демонстрируются на задаче 

диагностики положения иглы в модели кровеносного сосуда методами комбинированной 

ОА и ЛУ томографии реального времени. Результаты численного моделирования данной 

задачи представлены в §3.3, а экспериментальные комбинированные ОА и ЛУ 

изображения игл в моделях кровеносных сосудов – в §3.4. 
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Глава 1. Развитие методов решения прямой и обратной задач ОА и ЛУ 

томографии реального времени, исследование тороидальных 

многоэлементных антенн 

§1.1 Обзор методов решения прямой и обратной задач ОА и ЛУ томографии 

1.1.1 Обзор методов решения прямой задачи ОА томографии 

В настоящей работе рассматривается термооптический механизм возбуждения 

ультразвука при импульсном нагреве исследуемого объекта лазерным пучком [1]. 

Поэтому под прямой задачей оптоакустической томографии понимается задача 

нахождении акустического поля давления 𝑝(r, 𝑡) [Па], если задана плотность мощности 

тепловых источников  𝐻(r, 𝑡) [Вт/м
3
], где 𝐻(r, 𝑡) = ∇ ⋅ 〈S〉,  S = (𝑐 4𝜋⁄ )[E × H] – вектор 

Умова-Пойнтинга. 

Задача термоупругости является, вообще говоря, связанной: акустическая волна 

возбуждается за счет тепловой волны и обратно. В данной работе рассматривается 

ультразвуковой диапазон круговых частот 𝜔, позволяющий решать задачу определения 

температурного поля в среде независимо от акустической части задачи [1]: 

 
𝜒

𝑤0
2 < 𝜔 ≪ min{

𝜌0𝑐0
2

𝜂 + 4𝜇 3⁄
,

𝑐0
2

𝜒
} (1.1) 

Здесь 𝜌0 [кг/м
3
] – равновесная плотность среды, 𝑐0 [м/с] – адиабатическая скорость звука, 

𝜘 [Вт/(м·К)] и 𝜒 = 𝜘 (𝜌0𝑐𝑝)⁄  [м
2
/с] – коэффициенты теплопроводности и 

температуропроводности, 𝑐𝑝 и 𝑐𝑣 – удельные теплоемкости при постоянном давлении и 

объеме, 𝜂 и 𝜇 – объемная и сдвиговая вязкости, 𝑤0 [м] – характерный размер области 

тепловыделения. При выполнении условий (1.1), во-первых, можно считать связь 

акустической и тепловой мод слабой и учитывать эту связь в виде поправок к волновым 

векторам каждой из волн, во-вторых, акустическая волна не затухает на расстоянии 

порядка длины волны, и, в-третьих, можно пренебречь теплопроводностью. При 𝑤0 ≈

10 мкм неравенства (1.1) ограничивают частотный диапазон 60 кГц < 𝑓 ≪ 0.6 ГГц в 

воздухе и 0.5 кГц < 𝑓 ≪ 85 ГГц в воде. В диапазоне частот (1.1) прямую задачу 

оптоакустической томографии в жидкостях и газах можно записать в виде [1, 9, 10]: 
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{
 
 

 
 𝜕

2𝑝

𝜕𝑡2
− 𝑐0

2∇2𝑝 −
𝑏

𝜌0

𝜕

𝜕𝑡
∇2𝑝 =

𝛽𝑐0
2

𝑐𝑝

𝜕𝐻

𝜕𝑡
(r, 𝑡) ∈ ℝ3 × [0,∞)

𝑝(r, 𝑡 = 0) = 0,
𝜕𝑝

𝜕𝑡
(r, 𝑡 = 0) = 0 r ∈ ℝ3

 
(1.2) 

Здесь 𝛽 = −(1 𝜌0⁄ )(𝜕𝜌 𝜕𝑇⁄ )𝑝 [К
-1

] – коэффициент теплового расширения, 𝑏 = 𝜂 + 4𝜇 3⁄ +

𝜌0𝜒(𝛾 − 1) – коэффициент высокочастотного затухания ультразвука, 𝛾 = 𝑐𝑝 𝑐𝑣⁄  – 

показатель адиабаты. В акустически неоднородной среде на каждой границе раздела двух 

сред в случае «жесткого» контакта (без проскальзывания) выполняются два граничных 

условия, обеспечивающих непрерывность давления 𝑝 и колебательного ускорения 

 a = −∇𝑝 𝜌⁄ : 

 {
𝑝1 = 𝑝2

∇𝑝
1
𝜌
1

⁄ = ∇𝑝
2
𝜌
2

⁄  (1.3) 

Обычно можно представить плотность тепловой мощности в виде произведения: 

𝐻(r, 𝑡) = 𝑄(r)𝐼(𝑡), где 𝑄(r) [Дж/м
3
] и 𝐼(𝑡) [с

-1
] – объемная плотность поглощенной 

энергии и временная форма интенсивности лазерного излучения. При этом 𝑄(𝑟) =

𝜇eff(r)𝐹(r), где 𝜇eff(r) [м
-1

] и 𝐹(r) [Дж/м
2
] – эффективный коэффициент поглощения и 

плотность потока энергии лазерного излучения в среде. 

Преобразование Фурье для поля давления запишем в виде: 

 �̃�(r,𝜔) = ∫ 𝑝(r, 𝑡)𝑒−𝚤𝜔𝑡𝑑𝑡
+∞

−∞

, 𝑝(r, 𝑡) = ∫ �̃�(r,𝜔)𝑒𝚤𝜔𝑡
𝑑𝜔

2𝜋

+∞

−∞

 (1.4) 

Для Фурье-образа давления из (1.2) имеем уравнение Гельмгольца: 

 (∇2 + 𝑘2)�̃�(r, 𝜔) = −𝚤𝜔
𝛽

𝑐𝑝
𝑄(r)

𝐼(𝜔)

1 + 𝚤𝜔
𝑏

𝜌0𝑐0
2

 
(1.5) 

Здесь 𝑘(𝜔) = 𝜔(𝑐0
2 + 𝚤𝜔𝑏 𝜌0⁄ )−1 2⁄ ≈ (𝜔 𝑐0⁄ − 𝚤𝛼(𝜔)) – волновое число, 𝛼(𝜔) =

𝑏𝜔2 2𝜌0𝑐0
3⁄  – коэффициент затухания акустических волн. Заметим, что в правой части 

уравнения (1.14) акустическое затухание играет роль фильтра Лоренца, который мешает 

возбуждению частот выше частоты 𝜌0𝑐0
2 𝑏⁄ ≈ 𝜌0𝑐0

2 (𝜂 + 4𝜇 3⁄ )⁄ ≳ 1 ГГц.  

Поскольку в данной работе рассматривается диапазон частот (1.1), уравнения 

Гельмгольца (1.5) можно упростить: 

 (∇2 + 𝑘2)�̃�(r,𝜔) = −𝚤𝜔
𝛽

𝑐𝑝
𝑄(r)𝐼(𝜔) (1.6) 
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Решение неоднородного уравнения Гельмгольца (1.6) в акустически однородной среде 

можно записать в интегральном виде: 

 �̃�(r,𝜔) = 𝚤𝜔
𝛽

𝑐𝑝
𝐼(𝜔)∫𝑄(u)𝐺(r − u,𝑘(𝜔))𝑑𝑛u (1.7) 

Здесь функция Грина зависит от размерности пространства 𝑛: 

 𝐺(r − u,𝑘(𝜔)) =

{
 
 

 
 
exp[−𝚤𝑘(𝜔)|r − u|]

4𝜋|r − u|
𝑛 = 3

−
𝚤

4
𝐻0
(2)(𝑘(𝜔)|r − u|) 𝑛 = 2

exp[−𝚤𝑘(𝜔)|r − u|]

2𝚤𝑘(𝜔)
𝑛 = 1

 (1.8) 

Здесь 𝐻0
(2)(𝑥) ≃ (2 𝜋𝑥⁄ )1 2⁄ exp[−𝚤(𝑥 − 𝜋 4⁄ )] при 𝑥 → ∞ – функция Ханкеля, и 

учтено условие излучения Зоммерфельда для расходящихся волн. 

Если коэффициент затухания акустических волн зависит от частоты, то 

необходимо учесть дисперсию скорости звука, в соответствии с соотношениями 

Крамерса-Кронига. Пусть 𝑐(𝜔0) = 𝑐0, тогда для степенной зависимости коэффициента 

поглощения звука: 𝛼(𝜔) = 𝛼0|𝜔|
𝑦  выражения для волнового числа примут вид [11]. 

 𝑘(𝜔) =
𝜔

𝑐0
− 𝚤𝛼0|𝜔|

𝑦 + {
−(2 𝜋⁄ )𝛼0𝜔 log|𝜔 𝜔0⁄ | 𝑦 = 1

𝛼0𝜔(|𝜔|
𝑦−1 − |𝜔0|

𝑦−1) tan(𝜋𝑦 2⁄ ) 0 < 𝑦 < 3
 (1.9) 

Решение уравнения Гельмгольца в среде затуханием и дисперсией можно выразить 

через решение уравнения Гельмгольца в идеальной среде при 𝐼(𝑡) = 𝛿(𝑡), где 𝛿(𝑡) – 

дельта-функция Дирака, применив подход La Rivière [12], обобщенный Treeby [13]. Пусть 

справедливы следующие уравнения для идеальной среды и среды с затуханием: 

 {
(∇2 + 𝜔2 𝑐0

2⁄ )�̃�ideal(r,𝜔) = 𝚤𝜔(𝛽 𝑐𝑝⁄ )𝑄(r)

(∇2 + 𝑘2(𝜔))�̃�att(r,𝜔) = 𝚤𝜔(𝛽 𝑐𝑝⁄ )𝑄(r)𝐼(𝜔)
 (1.10) 

Тогда образ Фурье поля давления в идеальной среде �̃�ideal(r,𝜔) можно аналитически 

продолжить в плоскость комплексных частот 𝜔 с помощью формулы (1.7) и выразить 

через него образ Фурье поля давления в среде с затуханием �̃�att(r,𝜔): 

 �̃�att(r,𝜔) =
𝜔

𝑘(𝜔)𝑐0
𝐼(𝜔)�̃�ideal(r, 𝑘(𝜔)𝑐0) (1.11) 

При этом временные формы сигналов давления связаны соотношением: 
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 𝑝att(r, 𝑡) = ∫
𝜔

𝑘(𝜔)𝑐0
𝐼(𝜔)𝑒𝚤𝜔𝑡∫ 𝑝ideal(r, 𝜏)𝑒

−𝚤𝑘(𝜔)𝑐0𝜏𝑑𝜏
+∞

−∞

𝑑𝜔

2𝜋

+∞

−∞

 (1.12) 

Если время формирования теплового источника 𝜏𝑓 ≪ min{𝑤0
2 𝜒⁄ , 𝑤0 𝑐0⁄ }, т.е. 

выполняются условия локализации температуры и механических напряжений (в 

англоязычной литературе: «thermal and stress confinement»), то на акустических временных 

масштабах можно считать, что источник формируется мгновенно: 𝐼(𝑡) = 𝛿(𝑡). Тогда в 

идеальной среде систему уравнений (1.2) можно записать в виде: 

 {

𝜕2𝑝

𝜕𝑡2
− 𝑐0

2∇2𝑝 = 𝑝0(r)
𝜕𝛿(𝑡)

𝜕𝑡
(r, 𝑡) ∈ ℝ3 × [0,∞)

𝑝(r, 𝑡 = 0) = 0,
𝜕𝑝

𝜕𝑡
(r, 𝑡 = 0) = 0 r ∈ ℝ3

 
(1.13) 

Здесь 𝑝0(r) = 𝒢𝑄(r) – начальное распределение давления, 𝒢 = 𝛽𝑐0
2 𝑐𝑝⁄  – коэффициент 

эффективности термооптического преобразования (в англоязычной литературе – 

коэффициент Грюнайзена), причем 𝑝0(r) = 𝑝(r, 𝑡 = 0), поскольку по принципу Дюамеля 

(см., например, [14]) неоднородное волновое уравнение (1.13) при 𝑡 > 0 эквивалентно 

однородному волновому уравнению с неоднородными начальными условиями: 

 {

𝜕2𝑝

𝜕𝑡2
− 𝑐0

2∇2𝑝 = 0 (r, 𝑡) ∈ ℝ3 × [0,∞)

𝑝(r, 𝑡 = 0) = 𝑝0(r),
𝜕𝑝

𝜕𝑡
(r, 𝑡 = 0) = 0 r ∈ ℝ3

 
(1.14) 

С помощью формулы Кирхгофа общее решение задач (1.13) и (1.14) в точке 

трехмерного пространства, заданной радиус-вектором  r, в момент времени 𝑡 может быть 

записано либо в виде интеграла по сфере радиуса 𝑐0𝑡 с центром в точке  r: 

 𝑝(r, 𝑡) =
1

4𝜋𝑐0
2 ∭

𝑝0(u)

|r − u|

𝑑

𝑑𝑡
𝛿 (𝑡 −

|r − u|

𝑐0
)𝑑3u

|r−u|≤
≤𝑐0𝑡

=
𝜕

𝜕𝑡
∬

𝑝0(u)

4𝜋𝑐0
2𝑡
𝑑2u

|r−u|=
=𝑐0𝑡

 
(1.15) 

 

1.1.2 Обзор методов решения обратной задачи ОА томографии 

В данной работе под обратной задачей ОА томографии понимается нахождение 

начального распределения давления 𝑝0(r) в объеме 𝑉0 по сигналам давления, 𝑝(r𝑆, 𝑡) 

зарегистрированным на некоторой поверхности регистрации  r𝑆 ∈ 𝑆0, являющейся 
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границей объема 𝑉0. При этом само распределение 𝑝0(r) будем называть ОА 

изображением или ОА томограммой. 

Решение волнового уравнения с обращением времени (time reversal) 

Распределение давления 𝑝(r, 𝑡 = 0) может быть найдено путем решения 

дифференциального уравнения для давления 𝑝(r, 𝑡) с заменой 𝑡 → −𝑡 с помощью 

некоторого численного метода решения уравнений в частных производных. В случае 

акустически однородной среды без затухания алгоритмы с обращением времени основаны 

на двух свойствах задачи (1.14): 

1. Конечная длительность временного отклика. Поскольку ОА источник заключен 

внутри поверхности регистрации, через достаточно длительное время 𝑇0 все 

акустические волны покинут объем 𝑉0. 

2. Инвариантность относительно обращения времени. Поле 𝑝(r,−𝑡) удовлетворяет 

тому же волновому уравнению, что и 𝑝(r, 𝑡). 

Это позволяет ввести поле давления, обращенное во времени: 𝑝𝑡𝑟(r, 𝑡) =

𝑝(r, 2𝑇0 − 𝑡), которое удовлетворяет следующей задаче с начальными условиями и 

граничными условиями: 

 

{
 
 

 
 

𝜕2𝑝
𝑡𝑟

𝜕𝑡2
− 𝑐0

2∇2𝑝
𝑡𝑟
= 0 r ∈ 𝑉, 𝑇0 < 𝑡 < 2𝑇0

𝑝
𝑡𝑟
(r, 𝑡 = 𝑇0) =

𝜕𝑝
𝑡𝑟

𝜕𝑡
(r, 𝑡 = 𝑇0) = 0 r ∈ 𝑉0

𝑝
𝑡𝑟
(r𝑆, 𝑡) = 𝑝(r𝑆, 2𝑇0 − 𝑡) r𝑆 ∈ 𝑆0, 𝑇0 < 𝑡 < 2𝑇0

 (1.16) 

Задача (1.16) имеет единственное решение, которое может быть найдено численно 

[15]. Начальное распределение давления 𝑝0(r) = 𝑝𝑡𝑟(r, 𝑡 = 2𝑇0). 

Алгоритмы обращения времени были апробированы на задачах с произвольными 

поверхностями регистрации [15], акустическими неоднородностями [16, 17], а также 

акустическим затуханием и дисперсией скорости звука [18]. Однако учет затухания, 

дисперсии и акустических неоднородностей требует модернизации алгоритма. В случае 

акустического затухания волновое уравнение не инвариантно относительно обращения 

времени. Поэтому слагаемое, обеспечивающее затухание, должно быть преобразовано в 

слагаемое, обеспечивающее усиление [18]. Если среда акустически неоднородна, может 

нарушиться предположение о конечной длительности временного отклика из-за 

акустических ревербераций (переотражений) [16, 17]. Тем не менее, по прошествии 
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достаточно долгого времени, можно ожидать, что амплитуда колебаний в объеме 𝑉0 

станет пренебрежимо малой. 

К недостаткам алгоритмов с обращением времени можно отнести вычислительную 

сложность, что препятствует применению таких алгоритмов в режиме реального времени, 

и ограниченную применимость в сценариях с неполной апертурой. 

Решение задачи оптимизации (model-based inversion) 

Данная группа алгоритмов основана на дискретном представлении как 

регистрируемых сигналов, так и ОА источника. Дискретизация сигналов во времени 

происходит при аналого-цифровом преобразовании, а в пространстве – при регистрации 

решеткой приемников. Пусть сигналы давления регистрируются приемниками, центры 

которых расположены в точках  r𝑆
(𝑚)
 (𝑚 = 1,2,… , 𝑁), в моменты времени 𝑡𝑖  (𝑖 =

1,2,… , 𝑁𝑡). Сигнал давления, зарегистрированный 𝑚-м приемником, представляет собой 

вектор-столбец {𝑝𝑑(r𝑆
(𝑚), 𝑡𝑖)}

𝑖=1,…,𝑁𝑡
∈ ℝ𝑁𝑡×1. Сигналы давления со всех приемников 

можно записать в виде одного вектор-столбца с размерностью 𝑁 ⋅ 𝑁𝑡: 

 p = {𝑝𝑑(r𝑆
(𝑚), 𝑡𝑖)}

𝑖=1,…,𝑁𝑡

𝑚=1,…,𝑁

∈ ℝ(𝑁⋅𝑁𝑡)×1. Таким образом, элемент 𝑝[(𝑚−1)𝑁𝑡+𝑖] = 𝑝𝑑(r𝑆
(𝑚), 𝑡𝑖) – 

величина давления, считанная 𝑚-м приемником в момент времени 𝑡𝑖: 

 𝑝[(𝑚−1)𝑁𝑡+𝑖] = ∫ 𝒽(𝜏)
1

Δ𝑆
∬𝑝(r𝑆

(𝑚) + u, 𝑡𝑖 − 𝜏)𝑑u

𝑆𝑚

𝑑𝜏
+∞

−∞
 (1.17) 

ОА источник также представляют в виде конечного вектор-столбца  q ∈ ℝ𝑁𝑠×1, 

используя набор интерполирующих функций {𝜙𝑛(r)}𝑛=1,…,𝑁𝑠 : 

 𝑝0(r)≈∑ 𝑞
𝑛
𝜙𝑛(r)

𝑁𝑠

𝑛=1
, (1.18) 

где в качестве интерполирующих функций могут быть выбраны, например, ступенчатые 

сферически-симметричные источники: 

 𝜙
𝑛
(r) = {

1 |r − r𝑛| ≤ 휀

0 |r − r𝑛| > 휀
 (1.19) 

При этом точки  r𝑛 могут находиться, например, в узлах прямоугольной сетки: 

 r𝑛 = r𝑖𝑗𝑘 = r0 + (𝑖 − 1)e𝑥 + (𝑗 − 1)e𝑦 + (𝑘 − 1)e𝑧, где  r0 – смещение сетки,  e𝑥 , e𝑦, e𝑧 – 

орты декартовой системы координат,  r𝑖𝑗𝑘  (𝑖 = 1,… , 𝑁𝑥;  𝑗 = 1,… ,𝑁𝑦; 𝑘 = 1,… , 𝑁𝑧) – 
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координата узла сетки, имеющей 𝑁𝑥 × 𝑁𝑦 × 𝑁𝑧 узлов. В таком случае удобно напрямую 

сопоставить 𝑞𝑛 значению ОА изображения в вокселе с центром в точке  r𝑖𝑗𝑘: 𝑝0,𝑖𝑗𝑘 ≈ 𝑞𝑛. 

Основным критерием выбора интерполирующих функций является возможность 

аналитического решения прямой задачи ОА томографии. Также показано, что разрывы в 

интерполирующих функциях могут вести к численным ошибкам в изображении [19]. 

Имея дискретное представление сигналов и ОА источника можно записать прямую 

задачу ОА томографии в следующем виде, учитывающем ее линейность [20]: 

  p =ℳq (1.20) 

где ℳ ∈ ℝ(𝑁⋅𝑁𝑡)×𝑁𝑠  – матрица системы (model matrix). В обратной задаче ОА томографии 

известен  p и требуется решить систему линейных алгебраических уравнений 

относительно  q. 

Если обратная задача является корректно поставленной, т.е. зарегистрированных 

данных достаточно для точного восстановления, то можно сформулировать 

соответствующую задачу оптимизации: 

  q𝑠𝑜𝑙 = argmin
𝑞
‖p−ℳq‖2, 

(1.21) 

где ‖⋅‖ – норма в пространстве 𝐿2, решением которой является псевдообратная матрица 

Мура-Пенроуза: 

  q𝑠𝑜𝑙 = ℳ+p = (ℳ𝑇ℳ)−1ℳ𝑇p, (1.22) 

где 𝑇 обозначает транспонирование. Вычисление псевдообратной матрицы ℳ+ нужно 

выполнить однократно, поскольку она определяется только параметрами 

экспериментальной установки, а не зарегистрированными сигналами. В этом случае 

решение обратной задачи сводится к умножению заранее рассчитанной матрицы ℳ+ на 

вектор измеренных сигналов  p. Основным недостатком такого подхода, с 

вычислительной точки зрения, является необходимость умножать и обращать очень 

большие матрицы при вычислении ℳ+, а также хранить результат в памяти. 

Если ℳ слишком велика для нахождения псевдообратной матрицы напрямую, 

можно использовать итеративные алгоритмы для решения задачи (1.21) [20]: градиентный 

спуск или метод сопряженных градиентов [21]. В итеративных методах вместо умножения 

матрицы на матрицу многократно выполняются умножения матрицы на вектор. Следует 

отметить, что часто акустические сигналы, измеренные в момент времени 𝑡𝑖, 
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определяются не всеми интерполирующими функциями, а лишь небольшой их частью 

(например, теми, для которых |r𝑛 − r
(𝑚)|~𝑐0𝑡𝑖 в случае (1.19)). Поэтому большинство 

элементов матрицы ℳ равны нулю, т.е. матрица ℳ разреженная (sparse). Это позволяет 

использовать метод LSQR [19] – реализацию метода сопряженных градиентов, которая 

более эффективна в случае разреженных матриц. 

Во многих случаях обратная задача ОА томографии является некорректно 

поставленной, т.е. записанных данных недостаточно для однозначного восстановления 

ОА источника, решение обратной задачи не единственно. В этом случае применяются 

методы регуляризации. Например, в случае регуляризации Тихонова [22, 23] 

(регуляризации по норме 𝐿2) задача (1.21) заменяется задачей: 

  q𝑠𝑜𝑙 = argmin
𝑞
(‖p−ℳq‖2 + 𝜆‖q‖2) 

(1.23) 

где 𝜆 – параметр регуляризации. В этом случае ведется поиск решения с наименьшей 

интегральной плотностью поглощенной энергии ‖q‖. 

Также были апробированы многие другие методы регуляризации: метод обрыва 

ряда сингулярных чисел при использовании сингулярного разложения матрицы системы 

[23], регуляризация по норме 𝐿1 в базисе, в котором начальное распределение давления 

может быть представлено небольшим количеством больших по амплитуде коэффициентов 

(compressed sensing [23, 24]), остановка итераций в методе LSQR [25], минимизация 

полной вариации [26] и другие. Многомасштабные методы и метод минимизации полной 

вариации основаны на нелинейных методах оптимизации из области обработки 

изображений. В работе [27] оптимизационный алгоритм был запущен на графическом 

процессоре в режиме реального времени: ~10 кадров в секунду. При этом использовалось 

256 приемников, и после 5 LSQR-итераций ошибка составила 13–15%. 

Основным преимуществом данной группы алгоритмов является возможность учета 

любых линейных эффектов в системе, включая конечность размеров приемников и их 

импульсную характеристику [21, 28], а также акустические неоднородности [29–31]. 

Основной недостаток заключается в необходимости больших вычислительных ресурсов 

для визуализации с высоким разрешением. В настоящее время это препятствует широкому 

применению таких алгоритмов в режиме реального времени, особенно в тех случаях, 

когда необходим сложный метод регуляризации.  
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Решение в пространстве волновых векторов (Фурье-алгоритмы) 

В основе решения обратной задачи ОА томографии в пространстве волновых 

векторов лежит возможность представления начального распределения давления в виде 

бесконечного сходящегося ряда: 

 𝑝0(𝑟) =∑ 𝑎k𝑓k(r)
k

 (1.24) 

где 𝑓k(r) – собственные функции оператора (−∇2) внутри поверхности регистрации. 

Фурье-коэффициенты 𝑎k могут быть вычислены с помощью поля давления на 

поверхности регистрации 𝑝(r𝑆, 𝑡). Хотя было показано [32], что решение в пространстве 

волновых векторов существует для любой замкнутой поверхности регистрации, на 

практике [32–36] используются решения для геометрий с известными собственными 

функциями – сферической, цилиндрической и плоской. 

Для иллюстрации рассмотрим случай, когда поверхность регистрации является 

плоскостью 𝑧 = 0. Сначала вычисляется неполное пространственное преобразование 

Фурье зарегистрированных сигналов давления: 

 �̂�𝑆(𝑘𝑥 , 𝑘𝑦, 𝜔) = ∫ �̃�(𝑥, 𝑦, 𝑧 = 0,𝜔)𝑒𝚤(𝑘𝑥𝑥+𝑘𝑦𝑦)𝑑𝑥𝑑𝑦

ℝ2

 (1.25) 

Пространственное преобразование Фурье от начального распределения давления: 

 �̂�0(𝑘𝑥 , 𝑘𝑦, 𝑘𝑧) = ∫ 𝑝0(𝑥, 𝑦, 𝑧)𝑒
𝚤(𝑘𝑥𝑥+𝑘𝑦𝑦+𝑘𝑧𝑧)𝑑𝑥𝑑𝑦𝑑𝑧

ℝ3

 (1.26) 

Поскольку комплексные экспоненты exp[𝚤(𝑘𝑥𝑥 + 𝑘𝑦𝑦 + 𝑘𝑧𝑧)] являются 

собственными функиями оператора Лапласа, можно записать дисперсионное 

соотношение: 𝜔2 𝑐0
2⁄ = 𝑘𝑥

2 + 𝑘𝑦
2 + 𝑘𝑧

2. Таким образом, поле давления 𝑝(r, 𝑡) в 4-мерном 

пространстве-времени определяется своими значениями на 3-мерной координатной 

гиперплоскости. В случае прямой задачи ОА томографии поле давления 𝑝(r, 𝑡) известно 

во всем 3-мерном пространстве в начальный момент времени, т.е. на 3-мерной 

координатной гиперплоскости 𝑡 = 0. В случае обратной задачи ОА томографии поле 

давления 𝑝(r, 𝑡) известно на некоторой 2-мерной поверхности регистрации во все 

моменты времени, т.е. на 3-мерной координатной гиперплоскости 𝑧 = 0. В частности [33]: 
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 �̂�0 (𝑘𝑥 , 𝑘𝑦 , 𝑘𝑧 = [
𝜔2

𝑐0
2 − 𝑘𝑥

2 − 𝑘𝑦
2]

1 2⁄

) = 2
[𝜔2 − 𝑐0

2(𝑘𝑥
2 + 𝑘𝑦

2)]
1 2⁄

𝜔 𝑐0⁄
�̂�𝑆(𝑘𝑥 , 𝑘𝑦 , 𝜔) (1.27) 

Начальное распределение давления 𝑝0(r) может быть получено с помощью 

обратного преобразования Фурье по пространству. Важно отметить, что для плоской 

геометрии, когда собственные функции оператора Лапласа – комплексные экспоненты, 

возможно применение быстрого преобразования Фурье для ускорения вычислений. 

Следует отметить работу [37], в которой предложена новая формула для 

сферической (или круговой в 2D) поверхностей регистрации. Данная формула использует 

быстрое преобразование Фурье с комплексными экспонентами и не требует вычисления 

значений специальных функций. 

Алгоритмы обратных проекций (back-projection algorithms) 

Если поверхность регистрации 𝑆0 является сферой, бесконечной плоскостью или 

цилиндром, то начальное распределение давления в среде можно восстановить с помощью 

алгоритма обратных проекций [38]: 

 𝑝0
(𝑏)(r) = 2 ∫ [𝑝(r𝑆, 𝑡)− 𝑡

𝜕𝑝(r𝑆, 𝑡)

𝜕𝑡
]
𝑡=|r−r𝑆| 𝑐0⁄

𝑑Ω0
Ω0

Ω0

 (1.28) 

В (1.28) интегрирование производится по поверхности 𝑆0, 𝑝0
(𝑏)(r) – восстановленное 

начальное распределение давления, 𝑑Ω0 = (n𝑆 ⋅ (r − r𝑆))𝑑𝑆0 |r − r𝑆|
3⁄  – телесный угол 

элемента поверхности 𝑑𝑆0 с вершиной в начале координат,  n𝑆 – внутренняя нормаль к 

поверхности регистрации 𝑆0 в точке, задаваемой вектором  r𝑆, конец которого при 

интегрировании по 𝑑𝑆0 движется по поверхности 𝑆0. Телесный угол 

 Ω0 = ∫
(n𝑆 ⋅ (r − r𝑆))𝑑𝑆0

|r − r𝑆|3
𝑆0

 (1.29) 

равен 4𝜋, если 𝑆0 – сфера или бесконечный цилиндр, и 2𝜋, если 𝑆0 – бесконечная 

плоскость. Если известны давления, измеренные 𝑁 приемниками, то приближенное 

значение 𝑝0(r) может быть найдено с помощью формулы [38]: 

 𝑝0
(𝑏)(r) = 2 ∑ [𝑝𝑑(r𝑆

(𝑚), 𝑡) − 𝑡
𝜕𝑝𝑑(r𝑆

(𝑚), 𝑡)

𝜕𝑡
]

𝑡=|r−r𝑆
(𝑚)

| 𝑐0⁄

ΔΩ0
(𝑚)

∑ ΔΩ0
(𝑗)𝑁

𝑗=1

 

𝑁

𝑚=1

 
(1.30) 



28 

 

где 𝑝0
(𝑏)(r) – приближенное восстановленное начальное распределение давления, ΔΩ0

(𝑚) =

(n𝑆
(𝑚) ⋅ (r − r𝑆

(𝑚)))Δ𝑆0
(𝑚) |r − r𝑆

(𝑚)|
3

⁄ ,  r𝑆
(𝑚)

 – вектор, задающий положение m-го приемника 

на поверхности 𝑆0,  n𝑆
(𝑚)

 – внутренняя нормаль к поверхности регистрации в точке  r𝑆
(𝑚)

, 

направленная в сторону ОА источника, Δ𝑆0
(𝑚)

 – площадь m-го приемника. В отличие от 

𝑝0(r), восстановленное начальное распределение давления 𝑝0
(𝑏)(r) может принимать в 

отдельных точках среды отрицательные значения вследствие приближений, сделанных 

при получении (1.30). 

Если расстояние от объекта (или исследуемой части объекта) до приемников 

значительно больше размеров объекта (или его части), то справедливо приближение 

дальнего поля: |r − r𝑆| ≃ 𝑟𝑆 − (r ⋅ r𝑆) 𝑟𝑆⁄ ≃ 𝑟𝑆. В этом случае интегрирование по сферам в 

(1.15) можно заменить интегрированием по плоскостям, что приводит к классическому 

трехмерному преобразованию Радона. В приближении дальнего поля в [15] получена 

формула для произвольной поверхности регистрации: 

 𝑝0
(𝑏)(r) ≃ 2 ∫ (−𝑡

𝜕𝑝(r𝑆, 𝑡)

𝜕𝑡
)
𝑡=|r−r𝑆| 𝑐0⁄

𝑑Ω0
Ω0

Ω0

 (1.31) 

Построение трехмерных ОА изображений является вычислительно сложной 

задачей. Поскольку в ряде задач необходима визуализация в режиме реального времени, 

актуальны алгоритмы построения двумерных ОА изображений. В литературе 

рассматривается два сценария, позволяющие заменить трехмерную обратную задачу 

двумерной: либо источник не зависит от одной из координат, тогда 𝑄(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝑄(𝑥, 𝑦), 

либо источник находится в одной плоскости, тогда 𝑄(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝑄(𝑥, 𝑦)𝛿(𝑧). Ко второму 

сценарию также относится случай, когда источник трехмерный, но приемники 

сфокусированы на фокальную плоскость. При этом эффективно регистрируется только 

сигнал, испущенный источниками в фокальной плоскости. 

Пусть 𝑆0 – цилиндрическая поверхность с образующей, параллельной оси 𝑧: 

𝑆0 = 𝒞0 × (−∞,+∞), 𝑑𝑆0 = 𝑑𝒞0𝑑𝑧0, где 𝒞0 – кривая регистрации, сечение поверхности 

регистрации 𝑆0 плоскостью 𝑧 = 0. Пусть начальное распределение давления не зависит от 

𝑧: 𝑝0(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝑝0(𝑥, 𝑦), и, соответственно, излучаются цилиндрические волны. Тогда если 

аналитически взять интеграл (1.28) по 𝑧, получим формулу [39]: 
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 𝑝0
(𝑏)(𝑥, 𝑦) = −2 ∫ [ ∫

𝜕

𝜕𝑡
(
𝑝(r𝑆, 𝑡)

𝑐0𝑡
)

𝑑𝑡

√𝑐0
2𝑡2 − 𝑑2

+∞

𝑡=𝑑 𝑐0⁄

] (n𝑆 ⋅ d)
𝑑𝒞0
Ω0

𝒞0

 (1.32) 

где  d = (𝑥 − 𝑥𝑆, 𝑦 − 𝑦𝑆),  n𝑆 параллелен плоскости 𝑥𝑦, Ω0 = 2𝜋, если 𝑆0 – прямой 

круговой цилиндр, и Ω = 𝜋, если 𝑆0 – плоскость. Для произвольной кривой регистрации 

𝒞0 можно аналогично проинтегрировать (1.31) по 𝑧 и получить: 

 𝑝0
(𝑏)(𝑥, 𝑦) ≃ −2 ∫ [ ∫

1

𝑐0𝑡

𝜕𝑝(r𝑆, 𝑡)

𝜕𝑡

𝑑𝑡

√𝑐0
2𝑡2 − 𝑑2

+∞

𝑡=𝑑 𝑐0⁄

] (n𝑆 ⋅ d)
𝑑𝒞0
Ω0

𝒞0

 (1.33) 

Одним из преимуществ алгоритма обратных проекций является то, что он основан 

на простых и надежных физических принципах. Поэтому результат работы алгоритма 

может оказаться более простым для интерпретации в сценариях с неполной информацией 

(ограниченной апертуры, небольшого числа приемников), когда условия для точного 

восстановления изображения не выполняются. 

В работах [15, 40] сравнивается вычислительная эффективность различных 

алгоритмов построения ОА изображений. Рассмотрим задачу построения 3D ОА 

изображений размером 𝒪(𝑛3) вокселей по сигналам с 𝒪(𝑛2) приемников, причем каждый 

сигнал содержит 𝒪(𝑛) временных отсчетов. Решение в пространстве волновых векторов 

имеет сложность 𝒪(𝑛4), причем применение быстрого преобразования Фурье позволяет 

уменьшить сложность до 𝒪(𝑛3 log2 𝑛), алгоритмы, основанные на обращении времени, 

имеют сложность 𝒪(𝑛4), алгоритмы обратных проекций – 𝒪(𝑛5), оптимизационные 

алгоритмы – 𝒪(𝑛9). В работе [41] показано, что времена построения 2D изображений по 

сигналам с плоской 64-элементной антенны с помощью алгоритмов обращения времени 

на порядок превосходят времена построения изображений с помощью Фурье-алгоритмов 

и алгоритмов обратных проекций. В настоящей работе основное внимание будет уделено 

алгоритмам обратных проекций. 

1.1.3 Обзор методов учета акустических неоднородностей, затухания и дисперсии в 

среде при решении обратной задачи ОА томографии 

Алгоритмы построения ОА изображений часто не учитывают акустические 

неоднородности, затухание и дисперсию в исследуемой среде, считая среду однородной и 

идеальной. Такие неучтенные особенности среды искажают получаемые ОА изображения 

и приводят к появлению артефактов [12, 18, 29, 42]. Разработка алгоритмов построения 



30 

 

ОА изображений, учитывающих акустическую неоднородность исследуемой среды 

является важной областью исследований [17, 43–45]. 

Поскольку алгоритмы построения ОА изображения, основанные на обращении 

времени, напрямую решают волновое уравнение, они могут учитывать акустические 

неоднородности, затухание и дисперсию ультразвука в среде [46], введя их в волновое 

уравнение. Оптимизационные алгоритмы также могут учитывать акустические 

неоднородности в среде [30], введя их в решение прямой задачи ОА томографии. В работе 

[47] также предложена модификация алгоритмов построения ОА изображений в 

пространстве волновых векторов, позволяющая восстанавливать распределение 

тепловыделения в плоско-слоистой акустически неоднородной среде с известными 

механическими свойствами. При этом поверхность регистрации представляет собой 

плоскость. В работах [48, 49] данный алгоритм модифицирован для учета сдвиговых волн 

в отдельных плоских слоях, разделенных слоями жидкости, а также акустического 

затухания и дисперсии, что актуально для построения ОА изображений мозга через череп. 

В работе [50] представлен модифицированный алгоритм обратных проекций, 

учитывающий преломление на плоской границе раздела двух акустически различных 

сред. Однако в [50] учтено только изменение времени пролета импульса из-за разной 

скорости звука, и не учтены частичное отражение ультразвуковой воны от границе 

раздела сред и изменение ее расходимости при преломлении. 

1.1.4 Обзор методов решения прямой и обратной задач ЛУ томографии 

ЛУ томография основана на решении обратной задачи рассеяния ультразвука на 

акустических неоднородностях исследуемого объекта. Пусть 𝑐0, 𝜌0 и 𝜅0 = (𝜌0𝑐0
2)−1 – 

скорость звука, плотность и сжимаемость однородной жидкости. Отметим, что 

сжимаемость – это обратная величина к модулю всестороннего сжатия (объемному 

модулю упругости). Пусть в некоторой конечной области жидкости плотность и 

сжимаемость отличаются от однородных значений, стационарны и равны, соответственно, 

𝜌(r) и 𝜅(r). Уравнение для акустического давления �̃�(r,𝜔) в неоднородной стационарной 

жидкости можно записать в виде [51]: 

 𝜌∇ ⋅ (𝜌−1∇�̃�) + 𝑘2�̃� = 0 (1.34) 

где 𝑘 = 𝜔√𝜌(r)𝜅(r) − 𝚤𝛼(r,𝜔). С помощью подстановки: �̃� = 𝜌1 2⁄ 𝑓 – можно свести (1.34) 

к однородному уравнению Гельмгольца: 
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 ∇2𝑓 + [𝑘2 − 𝜌1 2⁄ ∇2(𝜌−1 2⁄ )]𝑓 = 0 (1.35) 

Из уравнения (1.34) можно получить уравнение [9, 51].  

 ∇2𝑝 −
1

𝑐0
2

𝜕2𝑝

𝜕𝑡2
=
𝛾𝜅(r)

𝑐0
2

𝜕2𝑝

𝜕𝑡2
+ ∇ ⋅ (𝛾𝜌(r)∇𝑝) (1.36) 

где 𝛾𝜅 = (𝜅(r) − 𝜅0) 𝜅0⁄  и 𝛾𝜌 = (𝜌(r) − 𝜌0) 𝜌(r)⁄  – относительные изменения сжимаемости 

и плотности. Прямая задача рассеяния в акустике заключается в нахождении итогового 

поля давления 𝑝(r, 𝑡) в среде при известном падающем поле 𝑝𝑖(r, 𝑡) и известном 

распределении механических свойств среды: 𝛾𝜅(r) и 𝛾𝜌(r). Для Фурье-образа давления 

имеем уравнение Гельмгольца: 

 ∇2�̃� + 𝑘0
2�̃� = −𝑘0

2𝛾𝜅(r)�̃� + ∇ ⋅ (𝛾𝜌(r)∇�̃�) (1.37) 

где 𝑘0 = 𝜔 𝑐0⁄ . Соответствующее интегральное уравнение может быть записано в виде: 

 
�̃�(r,𝜔) =∭[𝑘0

2𝛾𝜅(r0)�̃�(r0, 𝜔) − ∇0 ⋅ (𝛾𝜌(r0)∇0�̃�(r0, 𝜔))]𝐺(r − r0, 𝑘(𝜔))𝑑r0

+∬[𝐺
𝜕�̃�

𝜕n0
− �̃�

𝜕𝐺

𝜕n0
]𝑑𝑆0 

(1.38) 

где  n0 – внешняя нормаль к поверхности 𝒮0, ∇0 – оператор набла по переменным  r0. 

Поверхностный интеграл по сфере 𝒮0 на бесконечности равен падающему полю 𝑝𝑖(r, 𝑡), 

поэтому полное поле давления �̃�(r,𝜔) можно выразить как сумму падающего поля 

�̃�𝑖(r,𝜔) и рассеянного поля �̃�𝑠(r,𝜔), которое подчиняется уравнению Липпмана-

Швингера: 

 �̃�𝑠(r,𝜔) =∭(𝑘0
2𝛾𝜅�̃�𝐺 + 𝛾𝜌∇0�̃� ⋅ ∇0𝐺)𝑑r0 (1.39) 

Данное уравнение выражает рассеянное поле давления через распределение 

скорости звука (сжимаемости) и плотности среды, а также полного (суммы рассеянного и 

падающего) поля давления в среде. 

Целью обратных задач рассеяния является восстановление определенных 

физических свойств среды из экспериментов по рассеянию. В общем случае, имеется 

массив источников и массив приемников, расположенные вне исследуемого объема 

среды. Следует отметить сходство обратной задачи рассеяния в акустике и сейсмической 

инверсии – обратной динамической задачи сейсмики, т.е. восстановления распределения 

упругих параметров геологической среды по зарегистрированному волновому полю [52, 

53]. Акустическая обратная задача рассеяния отличается от обратной задачи ОА 
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томографии тем, что она нелинейная, и в ней требуется найти не одну неизвестную 

скалярную функцию 𝑄(r), а минимум (в случае жидкости) две – 𝜌(r) и 𝜅(r). 

Оптимизационный подход (см., например, [54–59]) заключается в решении 

многопараметрической нелинейной задачи минимизации невязки между 

экспериментальными данными и данными, вычисленными на основе некоторой модели 

среды, с соответствующей регуляризацией. Обычно оптимизационная задача решается 

методом итераций. На каждом шаге текущая оценка свойств среды используется для 

решения прямой задачи рассеяния – нахождения сигналов, регистрируемых приемниками. 

На основе текущей невязки вычисленных и экспериментальных сигналов вычисляется 

новая оценка свойств среды, которая будет использована на следующем шаге. 

Итерационные методы крайне вычислительно сложные и пока не могут быть 

использованы в режиме реального времени. Сходимость существующих методов зависит 

от точности начального приближения. Следует отметить методы геостатистической 

инверсии [60, 61] и методы многоатрибутного и нейросетевого анализа [62], однако они 

также обладают крайне высокой вычислительной сложностью. 

Динамическая обратная задача сейсмики для одномерной среды, механические 

свойства которой изменяются вдоль одной оси, – обратная задача Лэмба – была впервые 

детально исследована в работе [63], в которой решение построено в спектральной области 

на базе теории Гельфанда-Левитана-Крейна-Марченко, разработанной в работах [64–66]. 

Данные работы послужили математической предпосылкой большого количества работ 

[53, 67]. Акустическая обратная задача рассеяния с определением профилей плотности 

𝜌(𝑥) и сжимаемости 𝜅(𝑥) одномерной жидкости может быть решена точно [68–71]. 

Обобщение полученных решений на случай многомерной обратной задачи рассеяния 

сопряжено со значительными трудностями [53, 72]. Однако было предложен ряд 

приближенных методов, линеаризующих интегральные уравнения с помощью 

приближений Борна или Рытова. 

Приближение плавных возмущений Рытова заключается в представлении полного 

поля давления в терминах комплексной фазы 𝜓(r,𝜔). Пусть среда озвучивается плоской 

волной: �̃�𝑖(r,𝜔) = 𝐴(𝜔) exp[−𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ r], тогда представим полное поле в виде 

 �̃�(r, 𝜔) = 𝐴(𝜔) exp[−𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ r + 𝜓(r,𝜔)] (1.40) 

и линеаризуем получающееся после подстановки в (1.37) уравнение Риккати для 𝜓 [73]: 
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 ∇2𝜓𝑅 − 2𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ ∇𝜓𝑅 + 𝑘0
2(𝛾𝜅 + 𝛾𝜌) + 𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ ∇𝛾𝜌 = 0 (1.41) 

где 𝜓𝑅  – первое приближение Рытова флуктуаций фазы. При получении (1.41) 

предполагалось, что |∇𝜓| ≪ 𝑘0 [74], |𝛾𝜌| ≪ 1, |∇𝛾𝜌| ≪ 𝑘0. С помощью замены: 𝜓𝑅(r,𝜔) =

exp[𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ r]Ψ(r,𝜔) – уравнение (1.41) приводится к неоднородному уравнению 

Гельмгольца для Ψ(r,𝜔): 

 (∇2 + 𝑘0
2)Ψ = [−𝑘0

2(𝛾𝜅 + 𝛾𝜌) − 𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ ∇𝛾𝜌] exp[−𝚤𝑘0n𝑖 ⋅ r] (1.42) 

Решение данной задачи для 𝛾𝜅  и 𝛾𝜌 получено в работе [73]. Приближение Рытова 

дает хорошие результаты, когда |γκ| ≪ 1 и |γρ| ≪ 1 во всем рассеивающем объеме [73]. 

Однако, при озвучивании плоской волной сам рассеивающий объем может не быть малым 

[74–76]. 

Приближение Борна состоит в замене полного поля давления �̃�(r, 𝜔) в 

подынтегральном выражении в уравнении Липпмана-Швингера падающим полем �̃�𝑖(r,𝜔). 

 �̃�𝑠(r,𝜔) =∭(𝑘0
2𝛾𝜅�̃�𝑖𝑔 + 𝛾𝜌∇0�̃�𝑖 ⋅ ∇0𝑔)𝑑r0 (1.43) 

Приближение Борна предполагает, что рассеянне поле мало по сравнению с 

падающим, или, эквивалентно, что вариации сжимаемости и плотности среды малы по 

сравнению с невозмущенными значениями. Если приближение Рытова можно 

рассматривать как линеаризацию полной фазы, то приближение Борна можно 

рассматривать как линеаризацию полного поля давления. С физической точки зрения, 

Борновское приближение учитывает только однократно рассеянные волны и считает 

многократно рассеянные волны шумом. 

Приближение Борна корректно, когда рассеянное поле мало во всем объеме 

рассеивающего объекта, т.е. как величины рассеивающих потенциалов должны быть 

малы, так и объем, в котором происходит рассеяние, должен быть мал по сравнению с 

характерной длиной волны зондирующего импульса [73]. Приближение Рытова лучше 

всего подходит для аппроксимации прошедших волн, тогда как приближение Борна дает 

более точные результаты для отраженных волн [77]. 

В работах [78–83] исследовался случай среды с постоянной плотностью и 

неоднородностями сжимаемости в Борновском приближении. Однако существует 

большое количество работ по акустической обратной задаче рассеяния, использующих 

Борновское приближение, в которых определяются вклады плотности и сжимаемости. 
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Класс задач, в которых среда озвучивается плоскими волнами, был исследован в работах 

Нортона (Norton) и Девани (Devaney). В работе [84] один плоский ультразвуковой 

преобразователь (A) использовался как источник широкополосного акустического 

импульса в виде плоской волны и как приемник волн, рассеянных средой строго назад. 

Второй преобразователь (B), ориентированный под углом 𝜑 к первому, использовался 

только как приемник. Оба преобразователя поворачивали вокруг объекта исследования на 

180°, сохраняя угол между ними, и записывали рассеянные волны. Если выбрать 𝜑 = 90°, 

то поскольку неоднородности плотности имеют дипольную диаграмму направленности, 

преобразователь A будет регистрировать поле, рассеянное только монопольными 

неоднородностями сжимаемости. При этом в поле, которое регистрирует преобразователь 

A, неоднородности плотности и сжимаемости будут давать равный вклад. [73] расширил 

теорию дифракционной томографии на случай переменной плотности. В этой работе 

прошедшие волны измерялись на плоскости, параллельной плоскости волнового фронта 

зондирующего импульса, и эксперимент повторялся для всех углов озвучивания вокруг 

образца. При этом использовалось бихроматическое озвучивание. В работе [85] 

рассматривается аналогичная задача с несколькими частотными компонентами. 

Работа [72] является обобщением предыдущей работы авторов [80], в которой была 

сформулирована и решена обратная задача рассеяния для среды с постоянной плотностью. 

В данной работе зарегистрированные приемниками сигналы подвергаются специальной 

фильтрации для получения обобщенных проекций распределений скорости звука и 

плотности. Под обобщенными проекциями пронимаются взвешенные интегралы от 

функций по круговым параболоидам в 3D или по параболам в 2D. Решение выражено в 

виде алгоритма обратных проекций – суммы вкладов всех проекций, для которых 

параболоиды или параболы пересекают данную точку, после которой производится 

фильтрация. В пространстве волновых векторов результирующее изображение является 

линейной комбинацией потенциалов рассеяния для неоднородностей сжимаемости и 

плотности, в которой коэффициенты зависят от угла падения зондирующего импульса. По 

этой причине необходимо два или более различных направления озвучивания, чтобы 

решить систему линейных уравнений. 

Главным отличием от работы [73] является использование широкополосного 

озвучивания для нескольких направлений озвучивания, тогда как в дифракционной 

томографии используется узкополосное озвучивание на нескольких частотах, но для 
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полного набора направлений озвучивания. В этом смысле, два подхода являются 

дуальными. 

В работе [86] решена задача определения многомерного распределения 

сжимаемости и плотности в Борновском приближении с широкополосным, но 

спектрально-ограниченным, озвучиванием, причем точечные источники и приемники 

располагаются во всех точках плоскости. В работах [87, 88] авторы решили ту же задачу 

для полного множества источников и приемников, но использовали бихроматическое 

озвучивание (две произвольные частоты). В работе [89] для восстановления 2D 

распределения модуля сдвига и плотности использовался полный набор приемников для 

двух положений широкополосных точечных источников, расстояние между которыми 

много меньше расстояния от источников до рассеивателей. В работе [90] представлено 

решение для упругой изотропной среды (три неизвестных параметра: плотность и два 

параметра Ламе), в котором многочисленные источники и приемники окружают среду.  

В настоящей работе применяется быстрый оценочный алгоритм, аналогичный 

алгоритмам обратных проекций для ОА томографии. Пусть озвучивание ведется в 

направлении оси 𝑧 и ОА генератор расположен на плоскости 𝑧 = 𝑧𝑔. Плоская волна 

зондирующего импульса достигает рассеивателя в точке  r = (𝑥, 𝑦, 𝑧) за время (𝑧 − 𝑧𝑔) 𝑐0⁄ . 

Считая, что рассеянное излучение имеет изотропную диаграмму направленности, от 

рассеивателя распространяется сферическая волна, которая достигает приемника в точке 

 r𝑆 за время |r − r𝑆| 𝑐0⁄ . Тогда эффективность рассеивателя 𝜖(r) можно оценить с 

помощью следующей формулы: 

 𝜖(r) = ∫ 𝑝 (r𝑆, 𝑡 =
𝑧 − 𝑧𝑔 + |r − r𝑆|

𝑐0
) |r − r𝑆|

𝑑Ω0
Ω0

Ω0

 (1.44) 

где множитель |r − r𝑆| компенсирует затухание 1 𝑟⁄  рассеянной сферической волны. 

Формула (1.44) основана на суммировании с временной задержкой (delay-and-sum) или 

синтезировании апертуры (Synthetic Aperture Focusing Technique, SAFT). Такие алгоритмы 

известны с 1970-х годов. В работах [91–93] рассмотрен случай томографии коэффициента 

отражения с помощью плоского, сферического и цилиндрическоого массива точечных 

преобразователей. Каждый преобразователь используется как излучатель и приемник 

рассеянного назад широкополосного ультразвукового импульса, при этом регистрации 

рассеянного ультразвукового поля другими преобразователями массива не требуется. 

SAFT-алгоритмы ранее предлагалось ускорять на графических процессорах и ПЛИС [94]. 
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Был также разработан приближенный метод, позволяющий различить неоднородности 

плотности и сжимаемости [95], требующий, однако, полного набора ультразвуковых 

источников и приемников. SAFT ранее применялся и для лазерного ультразвука [96–98]. 

1.1.5 Обзор методов оценки и сравнения характеристик антенн 

Появление конфокальных пьезоэлементных антенных решеток и активное развитие 

средств вычислительной техники существенно расширяют возможности ОА и ЛУ 

томографии внутренней структуры горных пород, композитных материалов, 

биологических и других гетерогенных сред [3, 99–103]. Высокая сложность построения 

ОА и ЛУ томографических систем требует разработки критериев и методик их сравнения 

на этапе проектирования. Основными характеристиками томографических систем 

являются размеры области чувствительности (области, в которой построенное 

изображение позволяет надежно определить наличие источника сигнала), 

пространственное разрешение (минимальное расстояние между двумя точечными 

источниками, при котором их можно различить на изображении, или характерный размер 

функции передачи точки) и глубина резкости (размер области, где достигается высокое 

пространственное разрешение). Увеличение размера области чувствительности и глубины 

резкости, а также улучшение пространственного разрешения являются одной из основных 

целей при проектировании ОА и ЛУ томографических систем. 

В большинстве задач диагностики биологических объектов и неразрушающего 

контроля актуальна 2D визуализация неоднородностей в режиме реального времени. 

Построение и анализ 3D изображений в режиме реального времени сложен, требует 

значительных электронных измерительных и вычислительных мощностей и является 

самостоятельной задачей. Для построения ОА и ЛУ изображений в режиме реального 

времени широко используются Фурье-алгоритм [104], алгоритм суммирования с 

задержками (delay-and-sum beamforming) [105] или алгоритм обратных проекций [38], 

допускающий распараллеливание вычислений на графических процессорах [106]. (Режим 

реального времени ограничивает применение вычислительно сложных алгоритмов, 

основанных на обращении времени [107], Фурье-алгоритмов для неплоских антенн [108], 

и оптимизационных алгоритмов, использующих при построении изображения модели 

конечно-размерных приемных элементов [20, 28, 108].) В 2D томографии антенна должна 

быть настроена на сигнал от источников в плоскости изображения. Для формирования 

достаточно «тонкой» плоскости изображения антенна фокусируется в направлении, 

перпендикулярном к ней [109]. Фокусировка антенны в самой плоскости изображения 
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позволяет увеличить угол обзора и улучшить пространственное разрешение [110, 111] 

ценой уменьшения размера области чувствительности. Действительно, чем меньше размер 

эллипсоидального гауссова ОА источника, тем больше угловая ширина диаграммы 

направленности в соответствующем направлении [110] и поскольку задачи излучения и 

приема обратимы, то чем больше угловая апертура антенны для данной точки плоскости 

изображения, тем выше пространственное разрешение в этой точке [111]. Для плоской 

антенны угол обзора ограничен углом полного внутреннего отражения ультразвука при 

переходе границы иммерсионной жидкости и материала антенны. 

Конфокальные антенны сфокусированы как в плоскости изображения, так и 

перпендикулярно к ней. Таким образом, 2D системы реального времени, оснащенные 

такими антеннами, перспективны для исследования внутренней структуры широкого 

класса объектов с высоким пространственным разрешением в ограниченной области 

пространства: биологических объектов [102, 112], филаментов и других объектов. 

Проблема ограниченности угла обзора широко обсуждалась в литературе по ОА 

томографии. В работе [113] сформулировано «условие видимости» (visibility condition). 

Пусть 𝐿 – резкая граница исследуемого объекта (области тепловыделения). Если 

существует точка 𝑃 ∈ 𝐿, нормаль (к кривой 𝐿) в которой не проходит через какой-либо 

приемник, то изображение границы 𝐿 будет размыто в точке 𝑃 (граница объекта «не 

видима» в точке 𝑃). Если возможно полностью окружить исследуемый объект 

поверхностью регистрации (например, в задачах исследования небольших животных [114, 

115] или визуализации фемтосекундных лазерных филаментов), то рекомендуется 

использовать приемную систему с полным углом обзора, поскольку это устраняет 

артефакты, связанные с ограниченностью угла обзора, и уменьшает размытие 

изображения. Однако во многих реалистичных сценариях ОА томографии ограниченность 

угла обзора неизбежна [116]. Для улучшения качества изображения кроме изменения 

конструкции приемной антенны возможно также наложение нескольких изображений, 

полученных в различных условиях. Если исследуемый объект можно механически 

вращать или приемную антенну можно поворачивать вокруг объекта, то изображения, 

полученные для различных углов поворота, можно усреднить для улучшения качества 

изображения [117]. Если возможно создать внутри «невидимых» участков объекта 

случайные разреженные распределения микроскопических источников, то нелинейное 

объединение нескольких изображений таких источников улучшает «видимость» 

внутренней структуры объекта [116, 118]. Однако все подходы, в которых каким-либо 
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объединяются несколько изображений, позволяют уменьшить артефакты, связанные с 

неполным углом обзора, ценой более длительного времени получения изображений, что 

может быть проблематичным для исследования движущихся объектов. В данной главе 

предполагается сценарий ОА томографии реального времени, в котором каждое ОА 

изображение может быть восстановлено с использованием данных, полученных с одного 

лазерного выстрела. 

Размер области чувствительности, глубина резкости и пространственное 

разрешение антенны определяются ее геометрией, размерами и количеством приемных 

элементов. Ранее [109, 111, 119–121] для оценки «толщины» плоскости изображения у 

антенн, сфокусированных только на плоскость изображения, исследовались карты 

чувствительности для отдельного приемника, построенные в плоскости, 

перпендикулярной плоскости изображения. Для таких антенн исследовалась зависимость 

пространственного разрешения в фокусе от угла обзора, количества приемников и их 

размеров. Также проводились исследования зависимости разрешения в плоскости 

изображения от угловой апертуры антенн, сфокусированных только в плоскости 

изображения [111, 122]. Недостатком последнего типа антенн является «толстая» 

плоскость изображения. Для определения разрешения антенн в указанных выше работах 

рассчитывалась функция передачи точки в фокусе. Для этого рассчитывался интеграл 

Рэлея [109, 123], применимый для антенн со слабо и умеренно сфокусированными 

приемниками [124], и строилось изображения с помощью алгоритма обратных проекций. 

В работе [103] «поля чувствительности» для сферических и тороидальных массивов в 

плоскости изображения вычислялись путем вращения и суммирования полей 

чувствительности отдельных элементов, а чувствительность определялась как 

максимальная амплитуда сигнала давления от точечного источника, помещенного в 

заданного положение. Хотя перечисленные выше методы использовались для создания 

экспериментальных антенн и могут использоваться для экспресс-анализа, постоянно 

растущая мощь современных компьютеров делает возможным применение более 

вычислительно сложных методов. Так как конечным результатом томографии является 

изображение, то для оценки качества и сравнения приемных антенн в настоящей работе 

предлагается количественно характеризовать изображения, получаемые с помощью 

антенны. 
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§1.2 Частные решения прямой задачи ОА томографии для модельных 

сферически- и аксиально-симметричных источников в среде с 

акустическим затуханием 
Результаты, представленные далее в настоящей работе, опираются на решения 

прямой задачи ОА томографии для ряда модельных источников. 

Точечный источник 

В частном случае точечного трехмерного ОА источника, помещенного в точку  r0 

идеальной среды и имеющего амплитуду начального распределения давления 𝐴: 

𝑝0
𝑝𝑡(r|r0) = 𝐴𝛿(r − r0), – из (1.7) и (1.15) получим: 

 �̃�𝑝𝑡(r|r0, 𝜔) =
𝚤𝜔

𝑐0
2 𝐴

𝑒−𝚤𝜔|r−r0| 𝑐0⁄

4𝜋|r − r0|
 (1.45) 

 𝑝𝑝𝑡(r|r0, 𝑡) =
1

4𝜋𝑐0
2

𝐴

|r − r0|

𝑑

𝑑𝑡
𝛿 (𝑡 −

|r − r0|

𝑐0
) (1.46) 

Если акустическое затухание в среде обусловлено вязкостью и теплопроводностью, 

то 𝛼(𝜔) = 𝛼0𝜔
2, и в соответствии с (1.11): 

 �̃�𝑝𝑡(r|r0, 𝜔) =
𝚤𝜔

𝑐0
2 𝐴

𝑒−𝚤𝜔|r−r0| 𝑐0⁄

4𝜋|r − r0|

𝑒−𝛼0𝜔
2|r−r0|

1 − 𝚤𝛼0𝑐0𝜔
 (1.47) 

Таким образом, учет затухания сводится к умножению спектра сигналов на произведение 

функции Гаусса exp[−𝜔2 𝜔𝑔
2⁄ ], где частота среза 𝜔𝑔 = (𝛼0|r − r0|)

−1 2⁄ , и функции 

Лоренца 1 (1 − 𝚤𝜔 𝜔𝑙⁄ )⁄ = (1 + 𝚤 𝜔 𝜔𝑙⁄ ) (1 + 𝜔2 𝜔𝑙
2⁄ )⁄ , где частота среза 𝜔𝑙 = (𝛼0𝑐0)

−1 =

2𝜌0𝑐0
2 𝑏⁄ ≳ 1 ГГц. В выбранном диапазоне частот (1.1) функцией Лоренца можно 

пренебречь, тогда получим: 

 �̃�𝑝𝑡(r|r0, 𝜔) =
𝚤𝜔

𝑐0
2 𝐴

𝑒−𝚤𝜔|r−r0| 𝑐0⁄

4𝜋|r − r0|
𝑒−𝛼0𝜔

2|r−r0| (1.48) 

 𝑝𝑝𝑡(r|r0, 𝑡) = −
𝐴

4𝑐0
2

𝑡 − |r − r0| 𝑐0⁄

4√𝜋3𝛼0
3|r − r0|5

exp [−
(𝑡 − |r − r0| 𝑐0⁄ )2

4𝛼0|𝒓 − 𝒓0|
] 

(1.49) 

Также отметим, что с учетом вышесказанного при 𝑘(𝜔) = (𝜔 𝑐0⁄ )(1 − 𝚤 𝜔 𝜔𝑙⁄ ) 

формулу (1.11) можно записать в приближенном виде: 

 �̃�att(r,𝜔) ≈ 𝐼(𝜔)�̃�ideal(r,𝜔(1 − 𝚤𝜔 𝜔𝑙⁄ )) (1.50) 
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Гауссов сферически-симметричный источник 

Тепловой источник, для которого 𝑄(r) = 𝑄(|r|) = 𝑄(𝑟) будем называть 

сферически-симметричным. Для произвольного 𝑄(𝑟), введя замену: �̃�(𝑟, 𝜔) = 𝑟�̃�(𝑟,𝜔), из 

(1.6) можно получить одномерное уравнение Гельмгольца для функции �̃�(𝑟, 𝜔), в правой 

части которого распределение тепловыделения 𝑄(𝑟) → 𝑟𝑄(𝑟). В силу введенного 

обозначения �̃�(𝑟 = 0,𝜔) = 0, поэтому при записи решения в виде (1.7) необходимо учесть 

«отражение» от начала координат: 

 �̃�(𝑟, 𝜔) = 𝚤𝜔
𝛽

𝑐𝑝
�̃�(𝜔) ∫ 𝑢𝑄(𝑢) [

𝑒−𝚤𝑘(𝜔)|𝑟−𝑢|

2𝚤𝑘(𝜔)
−
𝑒−𝚤𝑘(𝜔)|𝑟+𝑢|

2𝚤𝑘(𝜔)
]𝑑𝑢

+∞

0

 (1.51) 

Если регистрация ОА сигнала производится вне источника, то 𝑟 > 𝑢: 

 �̃�(𝑟, 𝜔) = 𝚤𝜔
𝛽

𝑐𝑝

�̃�(𝜔)

𝑘(𝜔)

𝑒−𝚤𝑘(𝜔)𝑟

𝑟
∫ 𝑢𝑄(𝑢) sin(𝑘(𝜔)𝑢)𝑑𝑢

+∞

0

 (1.52) 

Рассмотрим частный случай: 

 𝑄𝐺,3𝐷(𝑢) = 𝑄0 exp [−(𝑢 𝑤⁄ )2] (1.53) 

Диаметр 2𝑤 источника тепла меньше его полной ширины на полувысоте (FWHM) 

в √ln 2 раз. Будем считать, что 𝑟 ≫ 𝑤, тогда: 

 �̃�att
𝐺,3𝐷(𝑟, 𝜔) = 𝚤𝜔

𝛽

𝑐𝑝
𝐼(𝜔)

𝑒−𝚤𝑘(𝜔)𝑟

𝑟

√𝜋

4
𝑄0𝑤

3 exp [−(𝑘(𝜔)
𝑤

2
)
2

] (1.54) 

Если 𝑘(𝜔) = (𝜔 𝑐0⁄ )(1 − 𝚤𝜔 𝜔𝑙⁄ ), то пренебрегая 𝜔 𝜔𝑙⁄  по сравнению с единицей 

при вычислении 𝑘2(𝜔), получим: 

 �̃�att
𝐺,3𝐷(𝑟,𝜔) ≈ 𝚤𝜔

𝛽

𝑐𝑝
𝐼(𝜔)

𝑄0
𝑟

√𝜋

4
𝑤3 exp [−𝚤

𝜔

𝑐0
𝑟 − (

𝜔

𝑐0

�̃�

2
)
2

] (1.55) 

где �̃� = √𝑤2 + 4𝑐0𝑟 𝜔𝑙⁄ . Таким образом, для учета затухания достаточно заменить радиус 

гауссова источника 𝑤 эффективным радиусом �̃�. Если 𝐼(𝑡) = 𝛿(𝑡), то: 

 𝑝att
𝐺,3𝐷(𝑟, 𝑡) ≈

𝒢𝑄0
2

𝑟 − 𝑐0𝑡

𝑟

𝑤3

�̃�3
exp [− (

𝑟 − 𝑐0𝑡

�̃�
)
2

] (1.56) 

Гауссов аксиально-симметричный источник 

Тепловой источник, для которого 𝑄(r) = 𝑄(𝜚, 𝜑, 𝑧) = 𝑄(𝜚, 𝑧), где 𝜚, 𝜑, 𝑧 – 

цилиндрические координаты, будем называть аксиально-симметричным. Источник, для 



41 

 

которого 𝑄(𝜚, 𝜑, 𝑧) = 𝑄(𝜚), будем называть бесконечным аксиально-симметричным. 

Выражений для частотного представления сигналов давления от таких источников 

�̃�2𝐷(𝜚, 𝜔) может быть недостаточно, поскольку такие ОА импульсы во временном 

представлении имеют длинный «хвост», длительность которого может превышать 

длительность выборки. Пусть плотность энергии 𝑄(𝜚) задается формулой: 

 𝑄𝐺,2𝐷(𝜚) = 𝑄0 exp[−(𝜚 𝑤⁄ )2] (1.57) 

Фурье-образ решения задачи (1.14) получен в [125]: 

 �̃�𝐺,2𝐷(𝜚,𝜔) =
𝜋𝑤2

4

𝛽

𝑐𝑝
𝑄0𝜔𝐻0

(2)
(
𝜔

𝑐0
𝜚)exp [− (

𝜔

𝑐0

𝑤

2
)
2

]. (1.58) 

При этом считается, что �̃�(𝜚,−𝜔) = �̃�∗(𝜚,𝜔), поэтому обратное преобразование 

Фурье принимает вид: 

 𝑝𝐺,2𝐷(𝜚, 𝑡) =
𝑤2

4
𝒢𝑄0∫ 𝑘[𝐽0(𝑘𝜚) cos(𝜔𝑡) + 𝑌0(𝑘𝜚) sin(𝜔𝑡)]𝑒

−(𝑘𝑤 2⁄ )2𝑑𝑘
+∞

0

 (1.59) 

где 𝑘 = 𝜔 𝑐0⁄ . Для 𝜚 ≫ 𝑤 можно воспользоваться асимптотическими выражениями для 

функций Ханкеля, Бесселя и Неймана при 𝑘𝜚 → ∞, тогда формула (1.58) принимает вид: 

 �̃�𝐺,2𝐷(𝜚,𝜔) ≃
𝜋𝑤2

4

𝛽𝑐0
𝑐𝑝
𝑄0 (

2𝑘

𝜋𝜚
)

1 2⁄

exp [−𝚤𝑘𝜚+ 𝚤
𝜋

4
− (

𝑘𝑤

2
)

2

]. (1.60) 

Асимптотическое выражение позволяет вычислить 𝑝(𝜚, 𝑡): 

 𝑝𝐺,2𝐷(𝜚, 𝑡) ≃
𝒢𝑄0
2
(
𝑤

2𝜋𝜚
)
1 2⁄

ℱ (
𝜚 − 𝑐0𝑡

𝑤
) (1.61) 

Входящая в (1.61) функция 

 ℱ(𝑣) = [Γ (
3

4
) 𝐹1 1 (−

1

4
;
1

2
; 𝑣2) + 2𝑣Γ (

5

4
) 𝐹1 1 (

1

4
;
3

2
; 𝑣2)] 𝑒−𝑣

2
 (1.62) 

выражается через гамма-функцию Эйлера Γ(𝑢) и вырожденную гипергеометрическую 

функцию 𝐹1 1(𝑎; 𝑏; 𝑢) (𝑎 и 𝑏 – параметры, 𝑢 и 𝑣 – аргументы). При малых 𝜔, когда 

асимптотические выражения не верны, мал множитель 𝑘𝑒−(𝑘𝑤 2⁄ )2, поэтому ошибка не 

превышает 10% при 𝑟 = 𝑤 и 4% при 𝑟 ≥ 3𝑤 [125]. 

Используя общую формулу (1.11) и решение (1.58) в среде с затуханием получим: 

 �̃�att
𝐺,2𝐷(𝜚,𝜔) =

𝜋𝑤2

4

𝛽

𝑐𝑝
𝑄0𝜔𝐻0

(2)(𝑘(𝜔)𝜚) exp [−(𝑘(𝜔)
𝑤

2
)
2

]. (1.63) 
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При 𝑘(𝜔)𝜚 → ∞, используя формулы (1.50) и (1.60), аналогично гауссову 

сферически-симметричному источнику получим: 

 

�̃�att
𝐺,2𝐷(𝜚,𝜔) ≈

𝜋𝑤2

4

𝛽𝑐0
𝑐𝑝

𝑄0 (
2

𝜋𝜚

𝜔

𝑐0
)
1 2⁄

exp [−𝚤
𝜔

𝑐0
𝑟 + 𝚤

𝜋

4
− (

𝜔

𝑐0

�̃�

2
)
2

]

𝑝att
𝐺,2𝐷(𝜚, 𝑡) ≈

𝒢𝑄0
2
(
𝑤

2𝜋𝜚
)
1 2⁄ 𝑤3 2⁄

�̃�3 2⁄
ℱ (

𝜚 − 𝑐0𝑡

�̃�
)

 (1.64) 

где, как и ранее, �̃� = √𝑤2 + 4𝑐0𝑟 𝜔𝑙⁄ . 

На Рис. 1.1 представлены результаты сравнения сигналов от гауссова источника 

(1.57) с 𝑤 = 100 мкм, полученных по формуле (1.64), с сигналами, полученными при 

моделировании задачи с помощью k-Wave – библиотеки функций MATLAB для 

моделирования акустических волновых полей псевдоспектральным методом в 

пространстве волновых векторов [107]. k-Wave вычисляет производные по пространству с 

помощью преобразования Фурье, тогда как для вычисления производных по времени 

используется модифицированный метод конечных разностей. Задача решалась на 2D 

сетке размером ~10×10 мм (1024×1024 точек с шагом 10 мкм) в воде (см. Приложение 2). 

Ошибка максимума и минимума падает с расстоянием и, начиная с расстояния в 3 мм, не 

превышает 1%. 

Простейшим не бесконечным аксиально-симметричным источником можно 

считать сумму (2𝑀 + 1) гауссовых сферически-симметричных источников, 

расположенных с шагом ℎ вдоль оси 𝑧: 

 𝑄𝐺,𝑀(𝜚, 𝑧) = 𝑄0
∑ exp [−

𝜚2+(𝑧−𝑚ℎ)2

𝑤2
]𝑀

𝑚=−𝑀

∑ exp [−(
𝑚ℎ

𝑤
)
2

]𝑀
𝑚=−𝑀

 
(1.65) 

В силу линейности уравнения Гельмгольца, учитывающего затухание, решение 

задачи (1.6) с источником (1.65) будет суммой решений для одиночных гауссовых 

сферически-симметричных источников, смещенных из начала координат. На Рис. 1.2 

представлены ОА сигналы в точке 𝜚 = 𝜚𝑆, 𝑧 = 0 от источника 𝑄𝐺,𝑀(𝜚, 𝑧) при различных 

значениях 𝑀 и фиксированном шаге ℎ, т.е. от продольного размера такого источника. 
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Рис. 1.1. Относительная ошибка максимума (сплошные линии) и минимума (пунктирные 

линии) ОА сигналов от гауссова источника (1.57) с 𝑤 = 0.1 мм, рассчитанных с помощью 

формулы (1.64) – синие линии, и с помощью (1.67) – красные линии. Ошибка вычисляется 

относительно результатов симуляции в k-Wave. Ось абсцисс – расстояние до источника. 

Начиная с некоторого 𝑀, амплитуда ОА сигнала от конечного источника 

сравнивается с амплитудой сигнала от бесконечного аксиально-симметричного гауссова 

источника. Однако в ОА сигнале от конечного источника имеется дополнительный 

отрицательный пик, положение которого определяется продольным размером источника. 

ОА сигнал от центрального (𝑚 = 0) гауссова сферически-симметричного источника 

долетит до приемника за время 𝒯𝑚=0 = 𝜌𝑆 𝑐0⁄ , тогда как сигнал от крайнего (𝑚 = 𝑀) 

источника долетит до приемника за время 𝒯𝑚=𝑀 = (𝜌𝑆
2 +𝑀2ℎ2)1 2⁄ 𝑐0⁄ . Приемник не будет 

«знать», что ОА источник конечный, пока до него не долетит сигнал от края ОА 

источника. Поэтому в течение промежутка времени от 𝒯𝑚=0 до 𝒯𝑚=𝑀 ОА сигнал от 

конечного гауссова источника совпадает с сигналом от бесконечного гауссова источника. 
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Рис. 1.2. Зависимость ОА сигнала в воде (см. Приложение 2) в точке 𝜚 = 𝜚𝑆, 𝑧 = 0 от 

продольного размера 𝐿 = (2𝑀 + 1)ℎ аксиально-симметричного источника 𝑄𝐺,𝑀(𝜚, 𝑧) для 

𝑤 = 0.1 мм, 𝒢𝑄0 = 1 Па, ℎ = 10 мкм. Пунктирная линия – сигнал от бесконечного 

аксиально-симметричного гауссова источника, вычисленный по формуле (1.64). 

Дискретно-слоистый цилиндрический источник 

Пусть бесконечный аксиально-симметричный тепловой источник состоит из 𝑁 

радиальных слоев жидкостей с различными, но постоянными внутри слоя 

распределениями тепловыделения, механических и термодинамических параметров: 

 
𝜉(𝜚) = 𝜉𝑛 𝜚

𝑛−1
< 𝜚 ≤ 𝜚

𝑛

𝜉(𝜚) = 𝜉0 𝜚 > 𝜚
𝑁

 (1.66) 

где 𝜉 = {𝑄, 𝑐, 𝜌, 𝛽, 𝑐𝑝} – параметр слоя, 𝜚0 = 0, 𝜚1, … , 𝜚𝑛 , … , 𝜚𝑁 – радиусы границ, 

разделяющих слои цилиндрического источника, 𝜚𝑁 – радиус границы источника с 

иммерсионной жидкостью. Будем считать, что в иммерсионной жидкости тепловыделения 

нет: 𝑄0 = 0. Решая в каждом слое уравнение Гельмгольца (1.6), в общем виде получим: 

 �̃�(𝜚, 𝜔) = {
𝐴𝑛𝐽0(𝑘𝑛𝜚) + 𝐵𝑛𝑁0(𝑘𝑛𝜚) −

𝛽𝑛
𝑐𝑝,𝑛

𝚤𝜔𝐼(𝜔)

𝑘𝑛2(𝜔)
𝑄𝑛 𝜚

𝑛−1
< 𝜚 ≤ 𝜚

𝑛

𝐶𝐻0
(2)(𝑘0𝜚) 𝜚 > 𝜚

𝑁

 (1.67) 

где 𝐽, 𝑁, 𝐻(2) – функции Бесселя, Неймана и Ханкеля, 𝐴𝑛 , 𝐵𝑛 , 𝐶 – неизвестные 

коэффициенты, которые можно определить из граничных условий (1.3), образующих 
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систему 2𝑁 линейных алгебраических уравнений. Чтобы решение было конечным при 

𝜚 → 0, необходимо потребовать: 𝐵1 = 0, поэтому имеем 2𝑁 неизвестных коэффициентов. 

В процессе нахождения сигналов давления (1.67) важно учесть конечность 

длительности лазерного импульса 𝐼(𝑡) и акустическое затухание в волновых числах 

𝑘0, … , 𝑘𝑁. Это позволяет ограничить спектр и сгладить разрывы во временных формах 

сигналов, возникающие из-за разрывных условий (1.66). 

На Рис. 1.1 представлены результаты сравнения сигналов от гауссова источника 

(1.57) с 𝑤 = 100 мкм, представленного в виде дискретно-слоистого источника (1.66), 

содержащего 𝑁 = 200 слоев толщиной 2.5 мкм, с сигналами, полученными при 

моделировании с помощью k-Wave. Ошибка максимума и минимума не превышает 0.5%. 

Методика решения прямой задачи ОА томографии с учетом конечных размеров 

приемников, их частотной характеристики и взаимного расположения 

В настоящей работе 𝑝0(r) визуализировалось по сигналам давления, 

зарегистрированным 𝑁 одинаковыми приемниками, расположенными на поверхности 𝑆0 в 

точках задаваемых векторами  r𝑆
(𝑚) (𝑚 = 1,2, … ,𝑁). Для корректного моделирования ОА 

сигналов, регистрируемых реальными приемниками, необходимо учесть конечность их 

размеров и их частотную характеристику. Фурье-образ давления �̃�𝑑(r𝑆
(𝑚), 𝜔), измеряемого 

m-ым приемником, равен произведению Фурье-образа давления �̃�(r,𝜔) от выбранного 

источника и частотной характеристики приемника �̃�(𝜔), усредненному по его 

поверхности 𝑆𝑚: 

 �̃�𝑑 (r𝑆
(𝑚)
, 𝜔) =

1

Δ𝑆
∬�̃�(r𝑆

(𝑚) + u,𝜔) �̃�(𝜔)𝑑u

𝑆𝑚

 (1.68) 

Во временном представлении имеем соответствующую свертку: 

 𝑝𝑑 (r𝑆
(𝑚), 𝑡) = ∫ 𝒽(𝜏)

1

Δ𝑆
∬𝑝(r𝑆

(𝑚) + u, 𝑡 − 𝜏)𝑑u

𝑆𝑚

𝑑𝜏
+∞

−∞
 (1.69) 

где 𝒽(𝑡) и Δ𝑆 – импульсный отклик и площадь приемного элемента. В настоящей работе 

исследовались случаи �̃�(𝜔) = exp[−𝜔2 𝜔𝑐
2⁄ ], где частота среза 𝜔𝑐 = 2𝜋 ⋅ 7 МГц, и 

�̃�(𝜔) = exp[−𝜔4 𝜔𝑐
4⁄ ], где частота среза 𝜔𝑐 = 2𝜋 ⋅ 12 МГц. В расчетах интеграл в (1.68) 

заменялся суммой: 
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 �̃�𝑑 (r𝑆
(𝑚)
, 𝜔) ≈

1

Δ𝑆
∑∑�̃�(r𝑆

(𝑚) +u𝑖𝑗,𝜔) �̃�(𝜔)Δ𝑆𝜑𝜃

𝑁𝜃

𝑗=1

𝑁𝜑

𝑖=1

 (1.70) 

где  u𝑖𝑗 лежат в узлах прямоугольной по углам 𝜑 и 𝜃 сетки с шагами Δ𝜑 и Δ𝜃 

соответственно, 𝑁𝜑 и 𝑁𝜃 – количество точек в сетке по 𝜑 и 𝜃, Δ𝑆𝜑𝜃 = 𝑅Δ𝜑 ⋅ 𝑟Δ𝜃. 

Измеряемое m-ым приемником давление находится из (1.70): 

 𝑝𝑑(r𝑆
(𝑚), 𝑡) ≈

1

Δ𝑆
∫ 𝑒𝚤𝜔𝑡

𝑑𝜔

2𝜋
∑∑ �̃�(r𝑆

(𝑚) + u𝑖𝑗,𝜔)�̃�(𝜔)Δ𝑆𝜑𝜃

𝑁𝜃

𝑗=1

𝑁𝜑

𝑖=1

+∞

−∞

 (1.71) 

 

§1.3 Решение прямой и обратной задач ОА томографии с учетом преломления 

на плоской поверхности раздела двух акустически различных сред в 

приближении геометрической акустики 
В ряде задач ОА источник и пьезоэлектрический приемник находятся в средах с 

различными скоростями звука и плотностями. Одной из таких задач является ОА 

томография филамента в воде с использованием пьезоприемника из ниобата лития с 

кварцевой призмой, описанная в Главе 2. На границе раздела сред акустические волны 

преломляются и частично отражаются, и затем распространяются в среде, в которой 

находится приемник. Это приводит к изменению времени распространения и амплитуды 

ультразвукового импульса по сравнению со случаем однородной среды, поэтому 

классические формулы алгоритма обратных проекций становятся неприменимыми. 

В данной работе предложена модификация алгоритма обратных проекций, 

учитывающая преломление на плоской границе двух сред, сильно отличающихся по 

акустическим свойствам (например, вода и кварц). Апробация данного алгоритма на 

задаче диагностики структуры и положения фемтосекундного филамента в воде 

представлена в Главе 2. Особенностью данной задачи является то, что кварцевая призма 

приведена в акустический контакт с пьезопреобразователем из ниобата лития, который 

вместе с призмой вращают вокруг филамента для формирования поверхности 

регистрации. При изменении положения преобразователя преломляющая поверхность 

также изменяет свое положение, поэтому нельзя считать, что в исследуемой среде есть 

заданное стационарное распределение акустических параметров. Это препятствует 

применению алгоритмов обращения времени и Фурье-алгоритмов, тогда как 

вычислительная сложность оптимизационных алгоритмов значительно выше сложности 

модифицированных алгоритмов обратных проекций. При этом из-за значительного 
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различия акустических импедансов важно учесть не только отражение от преломляющей 

границы, но и изменение расходимости акустической волны при преломлении. 

Если расстояние от ОА источника до границы раздела сред и от приемника до этой 

границы больше, чем характерная длина волны, то применимо приближение 

геометрической акустики. Для решения задачи ОА томографии филамента актуален 

частный случай бесконечного аксиально-симметричного источника и плоской 

поверхности раздела сред, причем среда источника – вода, а среда приемника – плавленый 

кварц. Заметим, что данный частный случай может быть легко обобщен на другие среды. 

В [126] рассмотрена задача о вычислении поля преломленных сферических волн, найдено 

поле преломленных цилиндрических волн в приближении геометрической акустики. 

Зафиксируем положение датчика и введем декартову систему координат (см. Рис. 

1.3): ось 𝑧 параллельна оси филамента, ось 𝑦 перпендикулярна границе «вода-кварц» 

(плоскость 𝑦 = 0), полупространство 𝑦 > 0 заполнено водой, полупространство 𝑦 < 0 

заполнено плавленым кварцем, филамент проходит через точку 𝐹(𝑥 = 0, 𝑦 = 𝑎 > 0, 𝑧 =

0), регистрация производится в точке 𝐷(𝑥 = ℎ > 0, 𝑦 = −𝑏 < 0, 𝑧 = 0). 

 

Рис. 1.3. К задаче вычисления поля преломленных цилиндрических волн от аксиально-

симметричного источника. 
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В воде распространяются только продольные акустические волны, которые при 

преломлении трансформируются в продольные и поперечные (сдвиговые) волны в 

плавленом кварце. Поскольку задача симметрична относительно параллельного переноса 

вдоль оси 𝑧, сдвиговые волны с поляризацией вдоль 𝑧 не возникают. 

В приближении геометрической акустики регистрируемый ультразвуковой 

импульс продольных волн от филамента распространяется вдоль луча 𝐹𝑉𝐷, где точка 

𝑉(𝑥 = 𝑐, 𝑦 = 0, 𝑧 = 0) лежит на плоской границе раздела сред. Для угла падения 𝜃 и углов 

преломления 𝜃1 и 𝛾1 продольных и поперечных волн справедлива система уравнений: 

 {

sin 𝜃 = 𝑛𝐿 sin 𝜃1
sin 𝜃 = 𝑛𝑇 sin 𝛾1

ℎ = 𝑎 tan 𝜃 + 𝑏 tan 𝜃1

 (1.72) 

где 𝑛𝐿 = 𝑐0 𝑐1𝐿⁄ , 𝑛𝑇 = 𝑐0 𝑐1𝑇⁄ , 𝑐0 – скорость звука в воде, 𝑐1𝐿  и 𝑐1𝑇 – скорости продольных 

и поперечных волн в плавленом кварце. Пусть 𝜉 = (1 𝑛𝐿⁄ )(tan 𝜃 tan𝜃1⁄ ) ≥ 0, тогда можно 

переписать (1.72) в виде: 

 {
(𝑎𝑛𝐿𝜉 + 𝑏)

2(𝜉2 − 1) = ℎ2𝜉2(𝑛𝐿
2 − 1)

ℎ cot 𝜃1 = 𝑎𝑛𝐿𝜉 + 𝑏
sin 𝜃 = 𝑛𝑇 sin 𝛾1

 (1.73) 

Заметим, что первое уравнение системы (1.73) – уравнение 4-й степени 

относительно 𝜉, – имеет единственное неотрицательное решение при любом значении 

параметров 𝑎, 𝑏, ℎ и 𝑛𝐿, которое можно найти методом Феррари, либо с использованием 

метода Ньютона. 

Приемник регистрирует как продольные, так и сдвиговые волны. Скорость 

продольных волн в плавленом кварце в 𝑐1𝐿 𝑐1𝑇⁄ ≈ 5.98 3.76⁄ ≈ 1.59 раза выше скорости 

сдвиговых волн, поэтому импульс продольной волны приходит раньше импульса 

сдвиговой волны. Алгоритмы обратных проекций не учитывают, что один источник 

генерирует два импульса. Поскольку в таких алгоритмах суммируется значения ОА 

сигналов, зарегистрированных в моменты времени, равные времени пролета импульсов 

продольных волн, то сдвиговые волны практически не влияют на изображения одиночных 

источников. Однако если имеется два или более ОА источника, то импульс продольных 

волн от одного источника может прийти в то же время, что и импульс сдвиговых волн от 

другого источника. Поэтому необходимо ограничить расстояние между источниками, 

чтобы избежать наложения сигналов. 
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Рассмотрим случай ℎ = 0. Если два филамента расположены на расстоянии 𝑎 и 

𝑎 + Δ𝑦 > 𝑎 от границы «вода-кварц», то время прихода сдвиговых волн от более близкого 

к границе филамента (𝑇𝑂𝐹𝑇(𝑎) = 𝑎 𝑐0⁄ + 𝑏 𝑐1𝑇⁄ ) совпадет со временем прихода 

продольных волн от более удаленного от границы филамента (𝑇𝑂𝐹𝐿(𝑎 + Δ𝑦) = 𝑎 𝑐0⁄ +

Δ𝑦 𝑐0⁄ + 𝑏 𝑐1𝐿⁄ ), когда 𝑏 𝑐1𝑇⁄ = Δ𝑦 𝑐0⁄ + 𝑏 𝑐1𝐿⁄  или 

 Δ𝑦 = 𝑏
𝑐0
𝑐1𝐿

(
𝑐1𝐿
𝑐1𝑇

− 1) ≈ 4.75 мм  
(1.74) 

Поэтому, если филаменты расположены достаточно близко друг к другу, наложения 

импульсов продольных и сдвиговых волн не произойдет, и для восстановления 

начального распределения давления можно рассматривать только продольные волны в 

плавленом кварце. Тогда время распространения ультразвукового импульса по траектории 

𝐹𝑉𝐷 выражается следующей формулой: 

 𝑇𝑂𝐹𝐹𝑉𝐷 = 𝑡𝑎 + 𝑡𝑏 =
𝑟𝑎
𝑐0
+
𝑟𝑏
𝑐1𝐿

=
𝑎

𝑐0 cos 𝜃
+

𝑏

𝑐1𝐿 cos𝜃1
 (1.75) 

Колебательная скорость может быть представлена в виде суммы потенциальной и 

вихревой составляющих: u = ∇𝜑 + ∇ × 𝝍, где 𝜑 и 𝝍 – скалярный и векторный 

потенциалы скорости. В воде 𝝍 = 0 и 𝑝 = −𝜌𝜕𝜑 𝜕𝑡⁄ . В точке 𝑉 ультразвуковой импульс 

частично отражается, для коэффициента прохождения скалярного потенциала скорости 

справедливо выражение [126]: 

 𝑊𝜑 =
𝜑1(𝑉, 𝑡)

𝜑(𝑉, 𝑡)
=
𝜌

𝜌1

2𝑍1𝐿 cos2𝛾1
𝑍1𝐿 cos2 2𝛾1 + 𝑍1𝑇 sin2 2𝛾1 + 𝑍

 (1.76) 

где 𝑍 = 𝜌𝑐0 cos𝜃⁄ , 𝑍1𝐿 = 𝜌1𝑐1𝐿 cos𝜃1⁄ , 𝑍1𝑇 = 𝜌1𝑐1𝑇 cos 𝛾1⁄ . Считая, что 

пьезоэлектрический приемник откалиброван так, что его электрический отклик 

пропорционален механическому напряжению в среде, в качестве коэффициента 

прохождения возьмем коэффициент прохождения по давлению: 

 𝑊 =
𝑝1(𝑉, 𝑡)

𝑝(𝑉, 𝑡)
=

2𝑍1𝐿 cos2𝛾1
𝑍1𝐿 cos2 2𝛾1 + 𝑍1𝑇 sin2 2𝛾1 + 𝑍

 (1.77) 

В приближении геометрической акустики амплитуда импульса продольных волн в 

точке 𝐷 вычисляется из условия сохранения потока энергии внутри лучевой трубки. 

Чтобы найти амплитуду в точке 𝐷, построим в плоскости падения 𝐹𝑉𝐷 луч 𝐹𝑉′𝐷′, 

падающий на границу под углом 𝜃 + 𝑑𝜃, где 𝑑𝜃 мало. Рассмотрим все лучи между 

поверхностями, образованными параллельным переносом лучей 𝐹𝑉𝐷 и 𝐹𝑉′𝐷′ вдоль оси 𝑧. 

Лучевая трубка проходит через прямоугольник со сторонами 𝑉𝑉′ = 𝑑(𝑎 tan 𝜃) =
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𝑎 ⋅ 𝑑𝜃 cos2 𝜃⁄  и 𝑑𝑧 на границе раздела сред и через прямоугольник со сторонами 𝐷𝐷′ =

𝑑(𝑎 tan 𝜃 + 𝑏 tan𝜃1) и 𝑑𝑧. Поток энергии через эти два прямоугольника одинаков, 

соответственно отношение амплитуд волн в точках 𝐷 и 𝑉 равен квадратному корню из 

обратного отношения площадей соответствующих прямоугольников: 

 휀 =
𝑝1(𝐷, 𝑡𝑎 + 𝑡𝑏)

𝑝1(𝑉, 𝑡𝑎)
= (

𝑉𝑉′ ⋅ 𝑑𝑧

𝐷𝐷′ ⋅ 𝑑𝑧
)

1 2⁄

= (1 +
𝑏

𝑛𝐿𝑎

cos3 𝜃

cos3 𝜃1
)

−1 2⁄

 (1.78) 

Рассмотрим конфигурацию двумерной томографии, в которой ОА сигнал, 

генерируемый в жидкости, записывается одним приемником, вращаемым вокруг 

исследуемой среды (Рис. 1.4). При этом к приемнику прикреплена призма из твердого 

материала с плоской границей. 

 

Рис. 1.4. «Реальная» и «виртуальная» кривые регистрации в случае антенны из 𝑁 = 8 

приемников. 𝒞0 – «реальная» кривая регистрации, проходящая через действительные 

положения приемников. 𝒞𝑉 – «виртуальная» кривая регистрации, проходящая через 

положения «виртуальных» приемников, т.е. через точки преломления акустических лучей. 

В рассматриваемой конфигурации для любого взаимного расположения точки 

изображения  r и точечного приемника  r𝑆 существует единственный акустический луч, 

соединяющий эти две точки, и проходящий через границу раздела сред в точке 

преломления  r𝑉. Таким образом, для каждой точки изображения существует свое 

множество точек {r𝑉}, соответствующих точкам кривой регистрации 𝒞0. Поэтому для 

восстановления начального распределения давления в точке  r можно считать, что 



51 

 

акустические сигналы регистрируются не «реальными» приемниками в точках 𝒞0 = {r𝑆}, а 

«виртуальными» приемниками в точках преломления {r𝑉}. Т.е. для данной точки можно 

ввести «виртуальную» кривую регистрации 𝒞𝑉 = {r𝑉}, проходящую через «виртуальные» 

приемники {r𝑉}, и применить формулу (1.33) для однородной среды, поскольку 

«виртуальные» приемники находятся в среде источника. В отличие от «реальной» кривой 

регистрации 𝒞0, «виртуальная» кривая регистрации 𝒞𝑉 зависит от положения точки 

изображения r и не всегда является окружностью или прямой линией. Это обусловливает 

применение формулы (1.33) для произвольной кривой регистрации в приближении 

дальнего поля. Сигналы давления на кривой 𝒞𝑉 можно получить из сигналов, записанных 

на «реальной» кривой регистрации, путем сдвига во времени и умножения на 

компенсирующий амплитудный коэффициент. Таким образом, модифицированную 

формулу алгоритма обратных проекций можно записать в виде: 

 𝑝0
(𝑏)(𝑥, 𝑦) ≃ −

2

Ω𝑉
∫ [ ∫

1

𝑐0𝑡𝑎

𝜕𝑝(r𝑆, 𝑡)

𝜕𝑡
|
𝑡=𝑡𝑎+𝑡𝑏

𝑑𝑡𝑎

√𝑐0
2𝑡𝑎
2 − 𝑑𝑉

2

+∞

𝑑𝑉 𝑐0⁄

]
(n𝑉 ⋅ d𝑉)

휀𝑊
𝑑𝒞𝑉

𝒞𝑉

. (1.79) 

Здесь акустический луч, испускаемый из точки изображения, задаваемой вектором 

 r = (𝑥, 𝑦), и зарегистрированный приемником в точке  r𝑆, преломляется в точке  r𝑉; 𝑡𝑎 и 

𝑡𝑏 – времена распространения акустического импульса вдоль луча в среде источника и в 

среде приемника соответственно; 𝑊 – коэффициент прохождения по давлению через 

границу раздела сред в точке  r𝑉; 휀 – отношение амплитуд давления в среде приемника в 

точке  r𝑉 и в точке  r0;  d𝑉 = r − r𝑉,  n𝑉 – единичный вектор внутренней нормали к 

«виртуальной» поверхности регистрации 𝒞𝑉 в точке  r𝑉 (Рис. 1.4), Ω𝑉 – полная угловая 

апертура кривой 𝒞𝑉 (центральный угол с вершиной в начале координат). 

Таким образом, алгоритм построения изображения, учитывающий преломление на 

плоской границе раздела двух акустически различных сред, состоит из трех шагов для 

каждого пикселя изображения в точке  r. 

1. Построить «виртуальную» кривую регистрации 𝒞𝑉: вычислить точки преломления {r𝑉} 

(положения «виртуальных» приемников), соответствующие векторы нормали {n𝑉}, 

дифференциалы кривой 𝑑𝒞𝑉 = 𝑑𝑉 ⋅ 𝑑𝜑 для всех приемников и полную апертуру 

кривой 𝒞𝑉 из точки  r. 

2. Найти сигналы давления в точках {r𝑉} с помощью сигналов в точках {r𝑆}: 𝑝(r𝑉 , 𝑡𝑎) =

𝑝(r𝑆, 𝑡𝑎 + 𝑡𝑏) (휀𝑊)⁄ , где 𝑊 вычисляется по формуле (1.77), а 휀 – по формуле (1.78). 
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3. Вычислить интегралы в (1.79) по времени и по «виртуальной» кривой регистрации 𝒞𝑉. 

Вычисление ОА изображения с учетом дискретности регистрации ОА сигналов 

В практических задачах ОА сигналы регистрируются конечным числом 

приемников, с конечной частотой дискретизации. Из-за дискретности регистрации ОА 

сигналов в пространстве и времени интегралы в (1.79) должны быть заменены на суммы. 

В данном разделе описана методика вычисления ОА изображения с учетом конечности 

количества приемников и конечности временных отсчетов ОА сигналов. 

Пусть имеется конечное число приемников 𝑁𝑑, расположенных в точках 𝐷𝑚, 

𝑚 = 1…𝑁𝑑, и изображение содержит конечное число пикселей 𝑁𝑥 × 𝑁𝑦, расположенных в 

точках 𝐹𝑖𝑗, 𝑖 = 1…𝑁𝑥, 𝑗 = 1…𝑁𝑦. Пусть «виртуальные» приемники расположены в точках 

𝑉(𝑖𝑗,𝑚) на соответствующих границах «вода-кварц». Таким образом, если бы филамент 

находился в точке 𝐹𝑖𝑗, то ультразвуковой импульс от него попал бы на приемник в точке 

𝐷𝑚 по пути 𝐹𝑖𝑗𝑉
(𝑖𝑗,𝑚)𝐷𝑚. Тогда можно записать дискретизованную формулу: 

 

𝑝0,𝑖𝑗
(𝑏) ≃ −

2

Ω𝑉
(𝑖𝑗)

∑ 𝐼(𝑖𝑗,𝑚)
(n𝑉

(𝑖𝑗,𝑚)
⋅ d𝑉

(𝑖𝑗,𝑚))

휀(𝑖𝑗,𝑚)𝑊(𝑖𝑗,𝑚)
𝑑𝑉
(𝑖𝑗,𝑚)𝑑𝜑(𝑖𝑗,𝑚)

𝑁𝑑

𝑚=1

ℐ(𝑖𝑗,𝑚) ≃ ∫
1

𝑐0𝑡𝑎

𝜕𝑝 (r𝑆
(𝑚), 𝑡)

𝜕𝑡
|

𝑡=𝑡𝑎+𝑡𝑏
(𝑖𝑗,𝑚)

𝑑𝑡𝑎

√𝑐0
2𝑡𝑎
2 − (𝑑𝑉

(𝑖𝑗,𝑚))
2

+∞

𝑑𝑉 𝑣𝑠⁄

 (1.80) 

где 𝑖, 𝑗 – индексы пикселя изображения, 𝑚 – индекс приемника. Нормали  n𝑉
(𝑖𝑗,𝑚)

 при 

2 ≤ 𝑚 ≤ (𝑁𝑑 − 1) направлены вдоль прямых, проведенных через точки 𝑉(𝑖𝑗,𝑚) и центры 

«окружностей кривизны», вовнутрь поверхности 𝐶𝑉
(𝑖𝑗)

. «Окружности кривизны» – 

окружности, проведенные через точки 𝑉(𝑖𝑗,𝑚−1), 𝑉(𝑖𝑗,𝑚) и 𝑉(𝑖𝑗,𝑚+1). Если точки 𝑉(𝑖𝑗,𝑚−1), 

𝑉(𝑖𝑗,𝑚) и 𝑉(𝑖𝑗,𝑚+1) лежат на одной прямой, то  n𝑉
(𝑖𝑗,𝑚)

 перпендикулярна этой прямой. 

Нормали  n𝑉
(𝑖𝑗,1)

 и  n𝑉
(𝑖𝑗,𝑁𝑑) перпендикулярны отрезкам 𝑉(𝑖𝑗,1)𝑉(𝑖𝑗,2) и 𝑉(𝑖𝑗,𝑁𝑑−1)𝑉(𝑖𝑗,𝑁𝑑) 

соответственно, что необходимо для расчета незамкнутых «виртуальных» кривых 

регистрации. Дифференциалы полярного угла 𝑑𝜑(𝑖𝑗,𝑚) вычисляются таким образом, чтобы 

биссектриса угла 𝑑𝜑(𝑖𝑗,𝑚) совпадала с вектором d𝑉
(𝑖𝑗,𝑚)

. Полная апертура антенны Ω𝑉
(𝑖𝑗)

=

∑ 𝑑𝜑(𝑖𝑗,𝑚)
𝑁𝑑
𝑚=1 . 

Как отмечается в [39], для вычисления несобственного интеграла по времени в 

(1.80) необходимо применить полуаналитический подход. Рассмотрим интеграл: 
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 ℐ = ∫
𝑓(𝑡)𝑑𝑡

√𝑐2𝑡2 − 𝑑2

+∞

𝑑 𝑐⁄

 (1.81) 

где 𝑓(𝑡𝑎) = (𝜕𝑝(r𝑆, 𝑡) 𝜕𝑡⁄ )𝑡=𝑡𝑎+𝑡𝑏 (𝑐0𝑡𝑎)⁄ . Сигнал давления 𝑝(r𝑆, 𝑡) считывается в 

дискретные моменты времени 𝑡𝑖 (𝑖 = 1,2,… ,𝑁𝑡), 𝑡𝑖+1 − 𝑡𝑖 = Δ𝑡. Производная от 𝑝(r𝑆, 𝑡) 

может быть вычислена с помощью алгоритма быстрого преобразования Фурье: 

 𝑓(𝑡𝑎) =
𝜕𝑝(r𝑆 , 𝑡)

𝜕𝑡
|
𝑡=𝑡𝑎+𝑡𝑏

= ∫ 𝚤𝜔𝑒𝚤𝜔𝑡𝑏𝐾(𝜔) [ ∫ 𝑝(r𝑆, 𝑡)𝑒
−𝚤𝜔𝑡𝑑𝑡

+∞

−∞

] 𝑒𝚤𝜔𝑡𝑎
𝑑𝜔

2𝜋

+∞

−∞

 (1.82) 

где 𝐾(𝜔) – регуляризирующий фильтр, который предотвращает рост шумовых 

высокочастотных компонент сигнала. Для ускорения вычисления интеграла представим 

𝑓(𝑡) в виде кусочно-линейной функции: 

 𝑓(𝑡) = 𝑓𝑖 + 𝜕𝑓𝑖(𝑡 − 𝑡𝑖) (1.83) 

где 𝑓𝑖 = 𝑓(𝑡𝑖), 𝜕𝑓𝑖 = (𝑓𝑖+1 − 𝑓𝑖) Δ𝑡⁄ . Пусть 𝑡𝑚 ≥ 𝑑 𝑐⁄ , тогда как 𝑡𝑖 < 𝑑 𝑐⁄  для всех 𝑖 < 𝑚, 

тогда: 

 ℐ ≃ ∫
(𝑓𝑚−1 + 𝜕𝑓𝑚−1(𝑡 − 𝑡𝑚−1))𝑑𝑡

√𝑐2𝑡2 − 𝑑2

𝑡𝑚

𝑑 𝑐⁄

+ ∑ ∫
(𝑓𝑖 + 𝜕𝑓𝑖(𝑡 − 𝑡𝑖))𝑑𝑡

√𝑐2𝑡2 − 𝑑2

𝑡𝑖+1

𝑡𝑖

𝑁𝑡−1

𝑖=𝑚

 (1.84) 

Данные интегралы можно вычислить аналитически, и после перегруппировки 

слагаемых имеем: 

 
ℐ ≃ ∑

𝑓𝑖+1 − 2𝑓𝑖 + 𝑓𝑖−1
𝑐2Δ𝑡

(𝑐𝑡𝑖 acosh (
𝑐𝑡𝑖
𝑑
) − √𝑐2𝑡𝑖

2 − 𝑑2)

𝑁𝑡−1

𝑖=𝑚

+
𝑓𝑁𝑡−1 − 𝜕𝑓𝑁𝑡−1𝑡𝑁𝑡−1

𝑐
acosh (

𝑐𝑡𝑁𝑡
𝑑
) +

𝜕𝑓𝑁𝑡−1

𝑐2
√𝑐2𝑡𝑁𝑡

2 − 𝑑2  

(1.85) 

 

§1.4 Исследование тороидальных антенных решеток для комбинированной 

ОА и ЛУ томографии методом анализа карт чувствительности и 

пространственного разрешения, построенных с учетом алгоритма 

обратных проекций 
В настоящей работе для оценки размеров области чувствительности, глубины 

резкости и пространственного разрешения конфокальных антенн предлагается строить 

карты чувствительности и пространственного разрешения в плоскости изображения, 

опираясь на алгоритм обратных проекций. Подробно описана методика построения таких 

карт. Исследуется связь размеров областей чувствительности и пространственного 
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разрешения для систем с конфокальными антеннами, ориентированных на визуализацию 

изображения в режиме реального времени. Обсуждаются результаты расчетных 

исследований и приводятся численные оценки размеров области чувствительности и 

величины пространственного разрешения для антенн тороидальной геометрии с 

различными размерами приемников и апертурами. Расчет карт чувствительности и 

пространственного разрешения позволит оптимизировать геометрию антенны, размер и 

количество приемных элементов в ней. 

Можно провести следующую аналогию. Пусть требуется оценить качество 

фотоаппарата или сравнить фотоаппараты различных конструкций. Предлагается 

оценивать фотоаппарат на основе качества получаемых с его помощью фотографий 

точечного источника света (лампочки на штативе), расположенного в различных точках 

перед объективом – функции передачи точки. В фокусе изображение источника будет 

наиболее четким и ярким – достигается наилучшее пространственное разрешение и 

чувствительность, но при удалении источника от фокуса изображение источника будет 

размываться и тускнеть. Карты чувствительности и пространственных разрешений 

фотоаппарата показывают, как зависят яркость и размер (степень размытия) точечного 

источника света от его положения в пространстве, и позволяют выбрать нужный 

фотоаппарат. Из аналогии ясно, что предлагаемая методика оценки качества фотоаппарата 

(антенны) учитывает не только конструкцию объектива (геометрию антенны), но и 

разрешение матрицы или зернистость фотопленки (алгоритмом построения изображения). 

Методика построения карт чувствительности и пространственного разрешения 

На Рис. 1.5 показано относительное расположение тороидальной антенны с 

радиусом кривизны 𝑅 и апертурой 𝜑 = ∠𝑄′𝐶𝑄′′, а также карты чувствительности в 

плоскости возникающего изображения 𝑥𝑧 (или 𝑄′𝑂𝑄′′). Одинаковые приемные элементы 

антенны имеют угловой размер 𝜃 и радиус кривизны 𝑟𝑓 в плоскостях, перпендикулярных 

плоскости изображения (центры кривизны лежат на фокальной линии). Центр карты 

чувствительности находится в точке (𝑟𝑓 − 𝑅, 0,0) (точка 𝐶 на Рис. 1.5). При 𝑟𝑓 ≠ 𝑅 антенна 

является частью тороидальной поверхности, при 𝑟𝑓 = 𝑅 – сферической поверхности, а при 

𝑅 = ∞ – цилиндрической поверхности. 
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Рис. 1.5. Относительное расположение карты чувствительности и конфокальной антенны. 

𝐷 – ширина области чувствительности на полувысоте. 

Построение карт чувствительности и пространственных разрешений антенны 

базируется на анализе функции передачи точки (point spread function) 𝑃𝑆𝐹(r|r0) – 

изображения точечного ОА источника, сформированного системой визуализации. 

𝑃𝑆𝐹(r|r0)  функционально зависит от пространственных координат пикселя изображения 

 r и параметрически зависит от координат точечного источника  r0. 

На 𝑃𝑆𝐹(r|r0)  также влияет ряд других факторов. Потеря высокочастотных 

компонент сигнала давления, вызванная затуханием, и ограниченность полосы 

пропускания приемных элементов ведут к размыванию изображения [108, 127]. На 

изображение точечного источника сильно влияют размеры отдельного приемника из-за 

усреднения сигнала по его поверхности [108, 127]. Недостаточное количество приемников 

приводит к появлению интенсивных артефактов на изображении, которые могут быть 

интерпретированы как отсутствующие в реальности источники [108]. В ряде случаев 

исследуемый объект не удается полностью окружить замкнутой поверхностью с 

необходимым количеством расположенных на ней приемников, что приводит к 

ограниченному углу обзора исследуемого объекта [113]. 𝑃𝑆𝐹(r|r0)  также зависит от 

алгоритма построения изображения. 

При построении функций передачи точки сначала решалась прямая задачи ОА 

томографии для точечного источника с учетом конечных размеров приемников и их 
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частотной характеристики в соответствии с формулами (1.45) и (1.70). Затем решалась 

обратная задача ОА томографии с помощью алгоритма обратных проекций (1.30).  

Функциональная зависимость PSF от координат пикселя изображения  r при 

фиксированном положении точечного источника  r0 позволяет найти максимальную 

амплитуду (яркость) 𝐼(r0) = maxr{𝑃𝑆𝐹(r|r0)}, продольное 𝐴(r0) и поперечное 𝐿(r0) 

пространственные разрешения, определяемые как полная ширина на полувысоте функции 

𝐼(r0) (см. Рис. 1.6). Функция 𝐼(r0) позволяет определить область пространства, в которой 

достигается высокая чувствительность исследуемой конфигурации антенны. Функции 

𝐴(r0) и 𝐿(r0) позволяют найти пространственное разрешение и глубину резкости. 

Трехмерные карты дают наиболее полную информацию для оценки и сравнения 

различных конфигураций приемных антенн, однако вычисление таких карт является 

вычислительно сложной задачей. В данной работе исследуются двумерные сечения 

трехмерных карт чувствительности и пространственных разрешений плоскостью 

изображения (𝑦0 = 0): 𝐼(𝑥0, 𝑧0), 𝐴(𝑥0, 𝑧0) и 𝐿(𝑥0, 𝑧0) – для тороидальных антенн, а также 

зависимости карт от параметров таких антенн. Все вычисления были проделаны с 

помощью программного пакета MATLAB на процессоре AMD FX-9590 CPU @ 4.7 GHz и 

ускорены с помощью графического процессора NVIDIA GeForce GTX 780. 

На Рис. 1.6 приведены типичный вид 𝑃𝑆𝐹(𝑥, 𝑧|𝑥0, 𝑧0) с соответствующими 

максимальной яркостью 𝐼(𝑥0, 𝑧0), продольным 𝐴(𝑥0, 𝑧0) и поперечным 𝐿(𝑥0, 𝑧0) 

пространственными разрешениями, а также трехмерная карта чувствительности 𝐼(r0) для 

тороидальной антенны, для которой 𝑅 = 60 мм, 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝑁 = 16, 𝑑 = 1 мм, 𝜑 = 45°, 

𝜃 = 23° (см. Рис. 1.5). 

Двумерные карты чувствительности и пространственных разрешений строились на 

плоскости изображения 𝑥𝑧 в квадратной области размером 32x32 мм
2
, задаваемой точками 

с координатами (𝑥0, 𝑦0, 𝑧0) ∈ (𝑟𝑓 − 𝑅 ± 16 мм, 0,0 ± 16 мм). Поочередно в каждую точку 

(𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗) равномерной прямоугольной сетки из 129x129 точек помещался точечный ОА 

источник, и рассчитывались сигналы давления (1.70) на приемных элементах антенны. На 

поверхности каждого из них давление регистрировалось в 20x200 точках. Затем с 

помощью формулы (1.30) строилось изображение 𝑃𝑆𝐹(𝑥, 𝑧|𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗) точечного источника с 

разрешением 300x300 пикселей в квадратной области размером 3x3 мм
2
, задаваемой 

точками с координатами (𝑥, 𝑧) ∈ (𝑥0
𝑖 ± 1.5 мм, 𝑧0

𝑗
± 1.5 мм). Для построения карты 
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чувствительности находилось 𝐼(𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗
) = max(𝑥,𝑧) 𝑃𝑆𝐹(𝑥, 𝑧|𝑥0

𝑖 , 𝑧0
𝑗). Далее значения 

𝑃𝑆𝐹(𝑥, 𝑧|𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗) меньшие 0.5 ∙ 𝐼(𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗
) заменялись во всех точках изображения на ноль, а 

большие 0.5 ∙ 𝐼(𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗
) – на единицу. Полученное бинарное изображение 

аппроксимировалось эллипсом с теми же вторыми моментами, что и рассчитанное 

изображение с помощью функции regionprops пакета MATLAB. Малая и большая оси 

построенного эллипса соответственно полагались равными продольному 𝐴(𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗
) и 

поперечному 𝐿(𝑥0
𝑖 , 𝑧0

𝑗
) разрешениям. 

  

(а) (б) 

Рис. 1.6. (а) – типичный вид функции передачи точки 𝑃𝑆𝐹(𝑥, 𝑧|𝑥0, 𝑧0) для фиксированной 

точки (𝑥0, 𝑧0) плоскости изображения (𝑦0 = 0), продольное 𝐴(𝑥0, 𝑧0) и поперечное 

𝐿(𝑥0, 𝑧0) пространственные разрешения. (б) – типичный вид трехмерной карты 

чувствительности 𝐼(r0) для тороидальной антенны, показанной на Рис. 1.5, для которой 

𝑅 = 60 мм, 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝑁 = 16, 𝑑 = 1 мм, 𝜑 = 45°, 𝜃 = 23°. 

 

Результаты расчетно-теоретических исследований 

На Рис. 1.7 представлены типичные карты чувствительности 𝐼(𝑥0, 𝑧0) (левый 

столбец), продольного разрешения 𝐴(𝑥0, 𝑧0) (средний столбец) и поперечного разрешения 

𝐿(𝑥0, 𝑧0) (правый столбец) для цилиндрической (верхний ряд, 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝑅 = ∞) и 

конфокальной (нижний ряд, 𝑟𝑓 = 𝑅 = 40 мм) антенн в области 32x32 мм
2
. Антенны 

содержали 𝑁 = 64 одинаковых приемных элемента шириной 𝑑 = 0.5 мм, расположенных 

с периодом 𝑝 = 0.5 мм. Угловые апертуры составляли 𝜃 = 23°, 
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𝜑 = 2arctan[(𝑁 − 1)𝑝 2𝑟𝑓⁄ ] ≈ 41.1° – для цилиндрической антенны, 𝜑 = (𝑁 − 1)𝑝 𝑅⁄ ≈

45.1° – для конфокальной антенны. Частота среза для антенн на Рис. 1.7 𝑓𝑐 = 7 МГц. При 

построении карты чувствительности проводилась нормировка на максимальное значение. 

На картах продольного и поперечного разрешений белым цветом показаны области с 

высоким разрешением (60 – 70 мкм для продольного, 200 – 300 мкм – для поперечного). 

Продольное разрешение хуже 140 мкм и поперечное разрешение хуже 1 мм показаны 

черным цветом. В каждом столбце принята единая шкала яркости. 

 

Рис. 1.7. Карты максимальной амплитуды (левый столбец), продольного (средний 

столбец) и поперечного (правый столбец) пространственных разрешений для 

цилиндрической (верхний ряд) и сферической (нижний ряд) антенн в области 32x32 мм
2
. 

На Рис. 1.8 показаны карты чувствительности и пространственного разрешения для 

сферических антенн, содержащих 𝑁 = 32 приемника, для которых 𝑅 = 𝑟𝑓 = 40 мм, 

𝜃 = 23°, 𝑑 ∈ {0.5 мм,1.0 мм}, 𝜑 ∈ {45°, 90°}. На картах продольного и поперечного 

разрешений красным цветом показаны области с высоким разрешением (60 – 80 мкм для 

продольного, 200 – 400 мкм – для поперечного). Продольное разрешение хуже 150 мкм и 

поперечное разрешение хуже 1.6 мм показаны синим цветом. В каждой строке принята 

единая цветовая шкала. 
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Рис. 1.8. Двумерные нормированные карты чувствительности 𝐼(𝑥0, 𝑧0), продольного 

𝐴(𝑥0, 𝑧0) и поперечного 𝐿(𝑥0, 𝑧0) пространственных разрешений для сферических антенн с 

𝑅 = 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝑁 = 32, 𝜃 = 23° и различными 𝑑 и 𝜑. 

Исследование карт для антенн с различным числом приемников 𝑁 (см. Рис. 1.9) 

показало, что вид карт слабо зависит от 𝑁 при 𝑁 ≥ 16. Результаты расчетных 

исследований, представленные в работе [109], показывают, что пространственное 

разрешение в фокусе не зависит от 𝑁 при 𝑁 > 8. Время построения карт 

чувствительности и пространственного разрешения примерно пропорционально 𝑁. 

Отметим, что в реальном эксперименте восстановленные значения начального давления, 

меньшие некоторого порога, из-за шумов недостоверны, и их следует отсечь. С ростом 

числа приемников 𝑁 амплитуда артефактов на изображении уменьшается как 1 𝑁⁄  [111], а 

отношение сигнал/шум растет как √𝑁. Следовательно, пороговое значение может быть 

уменьшено при увеличении 𝑁, и область чувствительности расширяется без изменения 

вида карты чувствительности. 
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Рис. 1.9. Двумерные карты чувствительности 𝐼(𝑥0, 𝑧0), продольного 𝐴(𝑥0, 𝑧0) и 

поперечного 𝐿(𝑥0, 𝑧0) пространственных разрешений для сферических антенн с 𝑅 = 𝑟𝑓 =

40 мм, 𝜃 = 23°, 𝜑 = 90°, 𝑑 = 0.5 мм и различным числом приемников 𝑁. 

Результаты расчетов, представленные на Рис. 1.10, позволяют сделать вывод о 

существенной зависимости границ и размеров областей высокой чувствительности, 

величины пространственного разрешения и глубины резкости от типа антенны. Антенны с 

цилиндрической геометрией обеспечивают наибольшую область чувствительности, 

хорошее продольное, но сравнительно низкое поперечное разрешение. Конфокальные 

антенны имеют меньшую область чувствительности, но существенно лучшее поперечное 

разрешение. 
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Рис. 1.10. Двумерные карты чувствительности 𝐼(𝑥0, 𝑧0), продольного 𝐴(𝑥0, 𝑧0) и 

поперечного 𝐿(𝑥0, 𝑧0) пространственных разрешений для тороидальных антенн с 𝑟𝑓 =

40 мм, 𝑁 = 16, 𝜃 = 23°, 𝜑 = 45°, 𝑑 = 1 мм и различными раздиусами кривизны в 

плоскости изображения 𝑅. 

Для сравнения антенн с различной геометрией обозначим через 𝐷 ширину области 

чувствительности на полувысоте (см. Рис. 1.5), и через �̃� – поперечного 

пространственного разрешения в точке максимальной чувствительности 𝐼(𝑥0, 𝑧0). На Рис. 

1.12 изображены зависимости 𝐷 и �̃� от радиуса кривизны 𝑅 антенны в плоскости 

изображения при 𝑁 = 16, 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝜃 = 23°, 𝜑 = 43.2° − 41.1° и ширине приемника 

𝑑 = 0.5 мм. Угловая апертура конфокальной антенны в плоскости изображения может 

быть найдена из следующей формулы: 

 𝜑 = 2arcsin

{
 

 
𝑅 sin[(𝑁 − 1)𝑝 2𝑅⁄ ]

√𝑅2 + (𝑅 − 𝑟𝑓)
2
− 2𝑅(𝑅 − 𝑟𝑓) cos[(𝑁 − 1)𝑝 2𝑅⁄ ]}

 

 

 
(1.86) 

Видно, что наилучшее поперечное разрешение достигается при 𝑅 = 𝑟𝑓, т.е. когда 

антенна является частью сферы. При этом ширина области чувствительности наименьшая, 

а длина фокальной линии равна нулю. Для тороидальных антенн с 𝑅 ≠ 𝑟𝑓 ширина области 

чувствительности растет с увеличением длины проекции фокальной линии на ось 𝑧, но 

при этом ухудшается поперечное разрешение. 
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Рис. 1.11. Зависимости полной ширины области чувствительности на полувысоте 𝐷(𝑅) 
(сверху) и поперечного пространственного разрешения в точке максимальной 

чувствительности �̃�(𝑅) (снизу) от радиуса кривизны антенны в плоскости изображения 𝑅 

для антенн с 𝑁 = 16, 𝜃 = 23°, 𝑓 = 40 мм и различными ширинами приемных элементов 𝑑 

и угловыми апертурами 𝜑. 

Подчеркнем, что зависимость 𝐷(𝑅) при фиксированных 𝑟𝑓, 𝜃, 𝜑 и 𝑑 хорошо 

аппроксимируется следующей формулой: 
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 𝐷(𝑅) ≈ 𝐷0(𝑅) = √𝐷2(𝑟𝑓) + 4(𝑅 − 𝑟𝑓)
2
sin2 (√𝐷2(∞) − 𝐷2(𝑟𝑓) 2𝑅⁄ ) (1.87) 

График 𝐷0(𝑅) изображен на Рис. 1.11 сверху. Зависимость �̃�(𝑅) в этом случае также 

хорошо аппроксимируется следующей формулой: 

 �̃�(𝑅) ≈ �̃�0(𝑅) = √�̃�2(𝑟𝑓) + 4(𝑅 − 𝑟𝑓)
2
sin2 (√�̃�2(∞) − �̃�2(𝑟𝑓) 2𝑅⁄ ) (1.88) 

аналогичной (1.87), график которой изображен на Рис. 1.11 снизу (подчеркнем, что �̃�(𝑅) 

возрастает при больших 𝑅). При увеличении радиуса кривизны в плоскости изображения 

𝑅 → ∞ (тороидальная антенна становится цилиндрической) 𝐷 увеличивается до 𝐷(∞), и �̃� 

увеличивается (ухудшается) до �̃�(∞). Сферические антенны (𝑅 = 𝑟𝑓) имеют наименьший 

размер области чувствительности 𝐷(𝑟𝑓) и наилучшее поперечное пространственное 

разрешение �̃�(𝑟𝑓). При других 𝜑 и 𝑑 вид зависимостей 𝐷(𝑅) и 𝐿(𝑅) принципиально не 

меняется, однако изменяются значения параметров 𝐷(𝑟𝑓), 𝐷(∞) и �̃�(𝑟𝑓), �̃�(∞) в формулах 

(1.87) и (1.88). Таблица 1.1 показывает результаты апробации формул (1.87) и (1.88) на 

антеннах с другими параметрами. 

Таблица 1.1. Точность аппроксимирующих формул (1.87) и (1.88) для антенн с 

различными ширинами приемников 𝑑, периодами 𝑝 и частотами среза 𝑓𝑐 , при 

фиксированном 𝑟𝑓 = 40 мм и изменении 𝑅 от 30 мм до 960 мм. 

𝑑, 

мм 

𝑝, 

мм 

𝑓𝑐 , 

МГц 

𝐷(𝑟𝑓), 

мм 

𝐷(∞), 

мм 

�̃�(𝑟𝑓), 

мм 

�̃�(∞), 

мм 

max𝑅|𝐷 − 𝐷0|, 

мм 

max𝑅|�̃� − �̃�0|, 

мм 

1 1 7 8.6 16.5 0.61 1.10 0.6 0.04 

0.5 2 7 14.9 29.9 0.31 0.55 1.0 0.02 

1 2 7 8.8 31.3 0.30 1.10 1.7 0.09 

1 2 12 7.0 32.0 0.24 1.13 1.9 0.12 

 

Для сферических антенн 𝐷 и �̃� зависят также от ширины приемного элемента и 

угловой апертуры 𝜑 в плоскости изображения (см. Рис. 1.12). При 𝑅 = 𝑟𝑓 = 40 мм и 

𝜑 ~ 45° ширина области чувствительности 𝐷(𝑟𝑓) монотонно уменьшается при увеличении 

𝑑 от 𝐷(𝑟𝑓) = 27.2 мм при 𝑑 = 0.2 мм до 𝐷(𝑟𝑓) = 6.0 мм при 𝑑 = 1.5 мм. Поперечное 

разрешение �̃�(𝑟𝑓) при этом сохраняется в интервале 0.301 ± 0.009 мм. Увеличение 

апертуры 𝜑 при фиксированных 𝑅 = 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝜃 = 23° и 𝑑 = 1 мм приводит к 
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плавному изменению 𝐷(𝑟𝑓) и �̃�(𝑟𝑓) от 𝐷(𝑟𝑓) = 8.6 мм и �̃�(𝑟𝑓) = 0.61 мм при 𝑝 = 1 мм, 

𝜑 = 21.5° до 𝐷(𝑟𝑓) = 9.9 мм и �̃�(𝑟𝑓) = 0.11 мм при 𝑝 = 6 мм, 𝜑 = 128.9°. 

 

 

Рис. 1.12. Зависимости 𝐷 и �̃� от ширины приемного элемента 𝑑 при фиксированной 

угловой апертуре 𝜑 = 45° (а) и от 𝜑 при фиксированной 𝑑 = 1 мм (б) для сферических 

антенн с 𝑅 = 𝑟𝑓 = 40 мм, 𝑁 = 16. Квадратными маркера показаны результаты расчетов, 

пунктирными линиями – аппроксимирующие кривые. 

Отметим, что представленная процедура расчета карт чувствительности может 

применяться не только при проектировании конфокальных антенн, но и в процессе их 

калибровки для улучшения качества изображения. После изготовления собственные 

чувствительности отдельных приемников одной антенны и их геометрические размеры 

могут различаться. Из-за таких особенностей экспериментальные карты чувствительности 

могут не совпадать с расчетными картами. Однако в алгоритм обратных проекций можно 

ввести весовые коэффициенты для сигналов с отдельных приемников, чтобы частично 

компенсировать их индивидуальные особенности. Эти весовые коэффициенты могут быть 

определены путем решения задачи минимизации разницы между расчетными 

(идеальными) и экспериментальными картами – типичной нелинейной задачи 

оптимизации, для которой разработаны различные алгоритмы решения. 

В данном разделе карты чувствительности и пространственного разрешения были 

построены и проанализированы с помощью методов ОА томографии. Однако полученные 

результаты помогают проанализировать и случай ЛУ томографии. 
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Продольное пространственное разрешение в ЛУ томографии, по-видимому, в два 

раза лучше, чем продольное разрешение в ОА томографии. Пусть два точечных ОА 

источника (или ЛУ рассеивателя) находятся на расстоянии 𝑑 друг от друга в идеальной 

среде со скоростью звука 𝑐0. Длительность 𝛿𝑡 временного отклика от каждого источника 

(рассеивателя) ограничена полосой пропускания датчиков (и длительностью 

зондирующего импульса в ЛУ томографии): 𝛿𝑡 ≳ 1 𝑓𝑐⁄ . Временные отклики от двух 

точечных ОА источников не будут накладываться, когда 𝑑 𝑐0⁄ ≳ 𝛿𝑡 ≳ 1 𝑓𝑐⁄ , поскольку ОА 

импульсы распространяются от источников к приемникам единожды. Временные отклики 

от двух точечных ЛУ рассеивателей не будут накладываться, когда 2𝑑 𝑐0⁄ ≳ 𝛿𝑡 ≳ 1 𝑓𝑐⁄ , 

поскольку, сначала зондирующий ЛУ импульс должен пройти расстояние 𝑑 между 

рассеивателями, и затем отраженный импульс должен пройти то же расстояние 𝑑 на пути 

к приемнику. Поэтому PSF в ЛУ томографии (ЛУ изображение точечного акустического 

рассеивателя) имеет вполовину меньшую ширину в продольном направлении по 

сравнению с PSF в ОА томографии. 

Если поле давления регистрируется точечными приемниками с импульсной 

характеристикой 𝒽(𝑡) конечной длительности, и поверхность регистрации полностью 

окружает исследуемый объем идеальной среды, то PSF изотропна и однородна [127]: 

 𝑃𝑆𝐹(|r− r0|) = −(𝒽
′(|r− r0| 𝑐0⁄ ) + 𝒽′(− |r− r0| 𝑐0⁄ )) (4𝜋|r− r0|)⁄  (1.89) 

Минимальная ширина PSF составляет ~0.8𝜆𝑐 = 0.8 𝑐0 𝑓𝑐⁄ , где 𝑓𝑐  – верхняя частота среза 

частотной характеристики приемников. Тогда предельно достижимое пространственное 

разрешение в ЛУ томографии составляет ~0.4𝜆𝑐. 

Случай ограниченной апертуры можно проанализировать в приближении дальнего 

поля. Пусть акустическое поле представлено в виде бесконечной суммы плоских 

монохроматических волн. Пусть приемник в точке  r(𝑟, 𝜃r, 𝜑r) = n𝑟 (где 𝑟, 𝜃r, 𝜑r – 

сферические координаты приемника), расположенной далеко от ОА источников (ЛУ 

рассеивателей), регистрирует только плоские волны с волновыми векторами  k = n𝜔 𝑐0⁄ . 

Если в качестве ОА источника выбрать бесконечно тонкую плоскость, перпендикулярную 

вектору  ν(1, 𝜃, 0) (см. Рис. 1.13), то ОА сигнал будет плоской волной с волновыми 

векторами  k = ν𝜔 𝑐⁄  , которые могут быть зарегистрированы приемниками с  n = ν. Если 

в качестве ЛУ рассеивателя-отражателя выбрать ту же бесконечно тонкую плоскость, а в 

качестве направления озвучивания выбрать  m(1, 𝜋, 0), то отраженная волна будет иметь 

волновой вектор  k = u𝜔 𝑐⁄ , где  u(1,2𝜃, 0). Тогда угловая апертура, необходимая для 
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регистрации отраженного ЛУ импульса должна быть в два раза больше, чем апертура, 

необходимая для регистрации ОА импульса. В ОА томографии угловой апертуры в 2𝜋 

стерадиан достаточно для точного восстановления, поскольку ОА импульс в направлении 

(– ν) может быть выражен через ОА импульс в направлении  ν. В ЛУ томографии 

акустические неоднородности не могут быть точно восстановлены без полной апертуры в 

4𝜋 стерадиан. 

 

Рис. 1.13. К вопросу неполной апертуры в ОА и ЛУ томографии. 

 

§1.5 Результаты главы 
1. Получены аналитические решения прямой задачи ОА томографии в диссипативной 

среде для точечного, гауссова сферически- и аксиально-симметричного источников. 

Разработан полуаналитический способ решения прямой задачи ОА томографии для 

дискретно-слоистого аксиально-симметричного источника. Создано 

специализированное ПО для решения прямой задачи ОА томографии с модельными 

источниками и тороидальной решеткой протяженных приемников, имеющих конечные 

размеры и заданную частотную характеристику. 

2. Показано, что в случае, когда ОА источник и ультразвуковой приемник находятся в 

двух акустически различных однородных средах с плоской границей раздела, 

начальное распределение давления в среде источника может быть восстановлено в 

режиме реального времени с помощью модифицированного алгоритма обратных 

проекций с «виртуальными» приемниками. Создано ПО для построения ОА 

томограмм с учетом преломления и частичного отражения акустических волн, 

работающее в режиме реального времени. 
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3. Показано, что аппарат 2D и 3D карт чувствительности и пространственного 

разрешения, визуализирующих функцию передачи точки и учитывающих алгоритм 

построения изображений, позволяет исследовать зависимость размера области 

высокой чувствительности и поперечного пространственного разрешения от 

геометрических параметров тороидальных антенных решеток. На основании 

результатов массовых расчетных исследований получены приближенные 

аналитические выражения для данных зависимостей, позволяющие выбрать 

геометрию антенны, наиболее подходящую для решения конкретной задачи. 

4. Показано, что антенны с цилиндрической геометрией обеспечивают наибольшую 

область чувствительности, хорошее продольное, но сравнительно низкое поперечное 

пространственное разрешение. Тороидальные антенны имеют существенно лучшее 

поперечное разрешение, но меньшую область чувствительности. При этом наилучшее 

поперечное разрешение достигается, когда антенна является частью сферы. 
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Глава 2. Исследование филаментации фемтосекундного лазерного 

излучения методом ОА томографии 

§2.1 Обзор методов исследования структуры фемтосекундного лазерного 

филамента 
Создание мощных фемтосекундных установок позволило получать в газах и 

конденсированных средах протяженные филаменты лазерного излучения с высокой 

плотностью энергии электромагнитного поля. Процессы самолокализации энергии в 

объеме среды, образование «световых пуль» и плазменных каналов, особенности 

генерации суперконтинуума, коническая эмиссия и распределение поляризации 

электрического поля в лазерном филаменте представляют значительный интерес и 

являются предметом многочисленных исследований (см. обзоры [128–134]. В центре 

внимания находятся не только фундаментальные аспекты сложного комплекса 

протекающих физических процессов, но и многочисленные приложения в экологии, 

биофизике, атмосферной оптике и других областях. Особенности протекания этих 

процессов в сильной степени зависят от механизма возникновения нелинейного 

оптического отклика среды, длительности лазерного импульса, поперечного размера 

распространяющегося пучка, распределения в нем интенсивности и поляризации, а также 

длины волны. 

Филаментация является результатом нелинейно-оптического взаимодействия 

коротких и мощных лазерных импульсов с прозрачной средой [134]. В среде с керровской 

нелинейностью показатель преломления можно записать в виде: 𝑛 = 𝑛0 + 𝑛2|𝐴
2|, где 𝑛0 – 

линейная часть показателя преломления, 𝐴 – амплитуда световой волны. Если пиковая 

мощность в лазерном импульсе превышает критическую мощность самофокусировки 

𝑃𝑐 ≈ (1.22)
2𝜆𝐿
2𝑐𝐿 (256𝑛2)⁄ , то нелинейная рефракция компенсирует дифракционное 

расплывание, и интенсивность импульса нарастает с приближением к нелинейному 

фокусу. При увеличении интенсивности до порога фотоионизации образуется лазерная 

плазма, в которой происходит дефокусировка, что ограничивает дальнейший рост 

интенсивности. Стабильность параметров протяженного филамента фемтосекундного 

лазерного импульса обусловлена динамическим балансом керровской самофокусировки и 

плазменной дефокусировки в нелинейном фокусе [134]. 

Эволюция лазерного импульса и распределение электронной плотности в лазерной 

плазме филамента представляют большой фундаментальный интерес. Ранее такие 
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параметры были оценены на основе численных расчетов и с помощью нескольких 

косвенных экспериментальных методов, включая оптические методы [135–138], 

флюоресценцию плазмы [139], теневую фотографию [140, 141], сонографию [142], 

интерферометрию [143], поляриметрию [144] и вторичные электрические разряды [145]. 

Наряду с хорошо известными и в значительной степени исследованными 

нелинейными оптическими эффектами, сопровождающими фемтосекундную 

филаментацию [128–134], образование филамента в жидкостях и газах сопровождается 

возникновением акустической волны [142, 146–150], временной профиль и скорость 

распространения которой в значительной степени определяются энергией и условиями 

фокусировки лазерного импульса. Филаментация в прозрачных конденсированных средах 

вкладывает значительную энергию в среду и создает кавитационные пузыри и ударные  

волны. Максимальный энерговклад в механические постэффекты достигается в режиме 

супер-филаментации (может достигать 15%), но и одиночный филамент излучает 

акустические волны, которые можно надежно регистрировать. Для регистрации 

акустического отклика широко используются сложные интерферометрические методы 

[146, 147, 150] и акустические микрофоны килогерцового диапазона частот [142, 148, 149]. 

В работе [146] с помощью оптических методов исследуется ударная волна, образующаяся 

в результате филаментации в воде. 

В настоящей работе впервые показано, что для исследования особенностей 

филаментации фемтосекундного лазерного излучения в воздухе и в воде может быть 

использован метод ОА томографии [151]. ОА томография дает уникальную возможность 

прямой визуализации энерговклада в среду и позволяет получить информацию не только 

о плазменном канале филамента, но и о резервуаре энергии. Экспериментально и 

теоретически исследуется возможность применения широкополосных приемных 

пьезоэлементов мегагерцового диапазона для адекватной регистрации акустического 

отклика при филаментации в воздухе. Эффективность метода ОА томографии связана с 

высоким пространственным разрешением предлагаемой диагностирующей системы, 

состоящей из массива широкополосных пьезоэлементов мегагерцового диапазона. 

§2.2 Анализ применимости метода ОА томографии к диагностике 

филаментации в воздухе и в воде 
Как отмечено в [134], в случае распространения лазерного импульса (800 нм, 50 фс, 

20 мДж) в воздухе на расстояние ~10 м средняя концентрация свободных электронов в 

наведенной лазерной плазме филамента лежит в диапазоне 10
14

–10
17

 см
-3

, характерное 
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время рекомбинации плазмы составляет 1–10 нс, диаметр плазменного канала оценивается 

в 20–85 мкм. Наведенного повышения температуры газа не достаточно для возбуждения 

колебательных степеней свободы молекул, поэтому сразу после образования филамента в 

воздухе поглощенная лазерная энергия запасается в наведенной лазерной плазме и 

вращательных уровнях молекул за счет двухфотонного рамановского возбуждения [148]. 

Столкновительная релаксация когерентности возбужденных вращательных уровней 

происходит в течение сотен пикосекунд, рекомбинация плазмы происходит за времена 

~10 нс, после чего можно считать, что энергия распределилась по поступательным и 

вращательным степеням свободы молекул электрически нейтрального газа. Таким 

образом, время формирования теплового источника 𝜏𝑓 ≈ 10 нс. Локальный 

нестационарный нагрев среды приводит к образованию в ней короткого импульса 

давления, который, в случае достаточно протяженного вдоль оси 𝑧 цилиндрической 

системы координат филамента, распространяется в перпендикулярном оси 𝑧 радиальном 

направлении. Спустя ~1 мкс газ достигает механического равновесия, образуя нагретую 

область пониженного давления [150]. Затем происходит релаксация температуры за счет 

теплопроводности и частично конвекции в течение десятков микросекунд. 

В воде при плотности поглощенной энергии фемтосекундного лазерного импульса 

𝑄 ≲ 1 мДж мм3⁄  акустическая нелинейность существенно не изменяет временную форму 

импульса давления [152]. Сигнал с пьезоэлектрического преобразователя имеет форму 

ассиметричной N-волны, в котором за коротким импульсом сжатия следует область 

разрежения. Длительность лазерного импульса составляет порядка сотни фемтосекунд, 

время рекомбинации плазмы и время термализации в воде имеют пикосекундный 

масштаб, поэтому время формирования теплового источника в воде 𝜏𝑓 также имеет 

пикосекундный масштаб. 

Характерное время 𝜏𝑝 релаксации механических напряжений можно оценить как 

𝜏𝑝~𝑤0 𝑐0⁄ , где 𝑤0 – характерный размер образующегося теплового источника, а 𝑐0 – 

скорость звука. Из уравнения теплопроводности следует, что время 𝜏𝑡ℎ , за которое 

происходит выравнивание температуры в окружающей филамент среде, порядка 𝑤0
2 𝜒⁄ , 

где 𝜒 – коэффициент температуропроводности. Для воздуха при комнатной температуре, 

полагая 𝑤0 ~ 20 мкм, получим 𝜏𝑡ℎ~ 20 мкс ≫ 𝜏𝑝~ 60 нс ≳ 𝜏𝑓 ≈ 10 нс. Для воды при 

комнатной температуре, полагая 𝑤~5 мкм, получим 𝜏𝑡ℎ~ 0.2 мс ≫ 𝜏𝑝~ 4 нс ≫ 𝜏𝑓~пс. 

Поскольку 𝜏𝑡ℎ ≫ 𝜏𝑝 ≳ 𝜏𝑓 и акустической нелинейностью можно пренебречь, можно 
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считать, что акустический источник образуется мгновенно: 𝐻(r, 𝑡) = 𝑄(r)𝛿(𝑡) и 

использовать аппарат, разработанный в Главе 1. 

§2.3 Расчетное и экспериментальное исследование филаментации в воздухе 

с помощью одиночного широкополосного пленочного 

пьезоэлектрического приемника 
В воздухе длина филамента существенно превосходит радиус плазменного канала. 

Будем считать, что акустический источник аксиально симметричен: 𝐻(𝜚,𝜑, 𝑧, 𝑡) =

𝐻(𝜚)𝛿(𝑡), где 𝜚, 𝜑, 𝑧 – цилиндрические координаты. В данной работе цилиндрический 

тепловой источник будем считать гауссовым: 

 𝐻(𝜚, 𝑡) = 𝐻0𝑒
−(𝜚 𝑤0⁄ )2𝛿(𝑡) (2.1) 

где 𝐻0 – максимальная энергия в единице объема (Дж м3⁄ ). Тогда поле давления 

описывается формулой (1.64). 

Группа профессора А.Б. Савельева-Трофимова экспериментально исследовала 

акустический отклик одиночного и множественного регуляризованного филаментов в 

воздухе с помощью широкополосного пьезоэлектрического приемника. Для создания 

филаментов в воздухе использовалось излучение лазера (Ti:Sapphire, 805 нм, 55 фс) с 

частотой следования импульсов 10 Гц. Схема экспериментальной установки приведена на 

Рис. 2.1. Пучок диаметром 7 мм на полувысоте (FWHM) фокусировался линзой с 

фокусным расстоянием 3 м. В экспериментах с образованием одиночного филамента 

энергия в лазерном импульсе равнялась 2.5–3 мДж, для формирования множественного 

филамента использовались лазерные импульсы с энергией 8 мДж. В экспериментах с 

множественной филаментацией, лазерное излучение перед попаданием на линзу 

проходило через амплитудную маску: пластинку с четырьмя отверстиями диаметром 

4 мм, центры которых были расположены в углах квадрата со стороной 5 мм. В процессе 

множественной филаментации в дополнение к четырем филаментам, соответствующим 

отверстиям в пластинке, образовывался пятый филамент по центру. Часть оптического 

излучения после формирования филамента отводилась на ПЗС камеру с помощью клина 

для получения поперечного распределения энергии излучения. Чтобы филамент не 

повреждал клин, он располагался на расстоянии 1 м от фокуса линзы. 

Широкополосный пьезоэлектрический приемник, содержащий пленку из 

поливинилиденфторида (ПВДФ) толщиной 110 мкм (рабочая полоса – до 6 МГц) и 

диаметром рабочей области 6 мм, располагался на расстоянии 286 см от линзы и на 

расстоянии 3–4 мм от филамента. Основными преимуществами пьезоэлектрических 
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пленок из ПВДФ являются сравнительно низкий акустический импеданс, согласованность 

акустического тракта и широкая полоса приема [153]. Сигнал пьезоприемника усиливался 

с помощью широкополосного усилителя с коэффициентом усиления, равным 12, и 

регистрировался с помощью PCI-карты ADC PLX9054 (разрешение – 8 бит, частота 

дискретизации – 500 МГц, ООО «Руднев-Шиляев») на ПК. 

 

Рис. 2.1. Схема экспериментальной установки. 

На Рис. 2.2 представлены изображения моды оптического излучения и 

зарегистрированные электрические сигналы пьезоприемника. В режиме одиночной 

филаментации (Рис. 2.2 (а)) зарегистрированный сигнал представляет собой биполярный 

импульс, состоящий из короткого положительного импульса (0.25 мкс FWHM), за 

которым следует длинный отрицательный «хвост» (Рис. 2.2 (б)). Временная задержка 

между моментом лазерного выстрела и первым положительным импульсом определеяется 

расстоянием между филаментом и приемником, а ее амплитуда – плотностью энергии в 

филаменте. Регуляризованный множественный филамент (Рис. 2.2 (г)) соответствует 

более сложному ОА сигналу (Рис. 2.2 (д)), содержащему несколько пиков от отдельных 

филаментов, расположенных на разных расстояниях от приемника. 

В работе [147] рассмотрен гауссов тепловой источник с 𝐻0 = 30 мДж см3⁄ , что 

соответствует типичной концентрации электронов плазмы ~2 ⋅ 1016 см−3 [154] и нагреву 

за счет вращательных степеней свободы ~4 ⋅ 10−3  эВ молекула⁄ . Для численных оценок 

примем следующие значения основных параметров задачи. Расстояние от оси филамента 

до пьезоприемника равно 4 мм. Для одиночного филамента: 𝐻0 = 60 мДж см3⁄ , 𝑤0 =

60 мкм (2√ln2)⁄  (тогда полная ширина на полувысоте (FWHM) равна 60 мкм). При 
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множественной филаментации периферийные филаменты расположены в углах квадрата, 

в центре которого располагается центральный филамент. Расстояние между 

периферийным и центральным филаментами положим равным 150 мкм. Для центрального 

филамента: 𝐻0 = 24 мДж см3⁄ , 𝑤0 = 60 мкм (2√ln2)⁄ , для периферийных филаментов: 

𝐻0 = 12 мДж см3⁄ , 𝑤0 = 60 мкм (2√ln2)⁄ . Заметим, что численные значения параметров 

выбраны эвристически таким образом, чтобы получаемые сигналы соответствовали 

экспериментальным по порядку величин. 

 

Рис. 2.2. Изображение моды излучения, экспериментальный акустические сигналы и 

теоретические акустические сигналы для одиночного (сверху) и множественного 

филамента с регулярной структурой (снизу). 

Для оценки электрического сигнала, получаемого с пьезоприемника учтем, что 

коэффициент прохождения акустической волны по амплитуде через границу «воздух-

ПВДФ» равен 𝑇 = 2𝑍ПВДФ (𝑍воздух + 𝑍ПВДФ)⁄ ≈ 2, где 𝑍 = 𝜌𝑐 – акустический импеданс, 

свойства сред указаны в Приложении 2. Для пьезоэлектрических пленок из ПВДФ 

напряжение при работе в режиме холостого хода: 𝑈 = 𝑔33𝑝ℎ, где 𝑈 – напряжение, 𝑔33 – 

пьезоэлектрический коэффициент по напряжению, 𝑝 – давление на рабочей поверхности, 

ℎ – толщина пленки. В оценках использованы паспортное значение параметров ПВДФ 

пленок фирмы Piezotech: 𝑔33 ≈ 0.2 В (Па ⋅ м)⁄ . Также следует учесть, что первый 

критический угол падения акустической волны на границу воздух-ПВДФ составляет 

~7.3°, поэтому эффективно работает только участок приемника шириной ~1.2 мм, 

которая перекрывает диаметр зоны филаментации (диаметр пьезоэлемента – 6 мм). 
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На Рис. 2.2 также показаны электрические сигналы, рассчитанные с 

использованием формулы (1.64) (Рис. 2.2 (в) и (е)). Заметим, что графики 

экспериментальных и теоретических сигналов имеют разные временные шкалы. 

Отчетливо видно, что временные формы этих сигналов в обоих режимах филаментации 

качественно совпадают, но длительность экспериментальных сигналов больше 

длительности теоретических сигналов. Это может быть связано с тем, что диаметр 

приемника больше, чем расстояние до филамента, а также с влиянием влажности воздуха 

и т. д. Анализ данных показал, что пространственное разрешение измерений составляет 

порядка 100 мкм. Кроме того, сигналы на Рис. 2.2 (д) и (е) хорошо соответствуют 

пространственной структуре множественного филамента на Рис. 2.2 (г). Хорошее 

совпадение амплитуд импульсов экспериментальных и расчетных сигналов от 

преобразователя позволяет оценить плотность электронов в филаменте. Предполагая, что 

вся энергия поглощенного лазерного импульса 𝐻0 сохраняется во внутренней энергии 

ионов (с потенциалом ионизации ~10 эВ), можно получить оценку электронной плотности 

~1016 см−3. Более точные оценки должны опираться на сложную модель поглощения 

лазерной энергии в филаменте и диссипации в среде. 

Максимум спектра теоретического акустического сигнала от одиночного 

филамента с учетом затухания в воздухе находится на частоте 1.16 МГц, а полная ширина 

на полувысоте спектра сигнала равна 1.87 МГц. Поэтому регистрация таких сигналов с 

использованием цилиндрического массива широкополосных приемных элементов может 

позволить существенно повысить пространственное разрешение и обеспечить трехмерное 

картирование внутренней структуры множественных филаментов, распределения 

поперечной плотности энергии внутри таких филаментов и т.д. 

§2.4 Диагностика положения и структуры филамента в воздухе с помощью 

цилиндрического массива приемников 
Если антенна широкополосных приемных пьезоэлементов образует бесконечную 

цилиндрическую поверхность радиусом 𝑟𝑆, ось 𝑍 которой параллельна оси 

фемтосекундного филамента, совпадающей с осью 𝑧 цилиндрической системы координат, 

то задача восстановления его положения и структуры становится двумерной. Для ее 

решения может быть использован двумерный алгоритм обратных проекций. На Рис. 2.3 

показано равномерное распределение 𝑁 приемных пьезоэлементов (𝑁 = 32) в плоскости 

𝑍 = 0 декартовой системы координат 𝑋𝑌𝑍, ось 𝑍 которой параллельна оси 𝑧, а плоскости 

𝑍 = 0 и 𝑧 = 0 совпадают. Угловое расстояние между двумя соседними пьезоэлементами 
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приблизительно равно угловому размеру приемника. На врезке показано получившееся 

при этом сечение филамента плоскостью 𝑍 = 𝑧 = 0. Начало лежащего в ней вектора 𝐚 

находится в начале декартовой системы координат, а конец – в начале цилиндрической. 

 

Рис. 2.3. Взаимное расположение приемной системы и фемтосекундного филамента. 

Если антенна состоит из бесконечного числа точечных приемников (𝑁 → ∞) и в 

среде отсутствует затухание, то зарегистрированное антенной распределение давления 

𝑝(𝐫𝑆 − 𝐚, 𝑡) связано с начальным распределением давления в среде 𝑝0(𝐫) соотношением 

(1.32), в которой 𝐝 = 𝐚 + 𝐫 − 𝐫S, а 𝐫S = {𝑟S cos𝜑 ; 𝑟S sin 𝜑}: 

 𝑝0
(𝑏)(𝐫) ≡ −

1

𝜋
∫ ∫

(𝐫𝑆 ⋅ 𝐝)

√𝑐0
2𝑡2 − 𝑑2

𝜕

𝜕𝑡
(
𝑝(𝐫𝑆 − 𝐚, 𝑡)

𝑐0𝑡
)

+∞

𝑡=𝑑 𝑐0⁄  

𝑑𝑡𝑑𝜑

2𝜋

0

 (2.2) 

В реальной ситуации на окружности радиусом 𝑟S можно разместить лишь конечное 

число приемников, и акустический сигнал к которым доходит со значительным 

затуханием. В этом случае восстановленное по формуле (2.2) давление 𝑝0
(𝑏)(𝐫) будет 

отличаться от начального распределения давления вокруг филамента 𝑝0(𝐫). 

Предложенный выше метод оптоакустической томографии филамента весьма 

эффективен при определении его положения и структуры в воздухе. Проиллюстрируем 
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это примером, в котором филамент (2.1) имеет максимальную плотность энергии 𝐻0 =

30 кДж м3⁄  и полную ширину на полувысоте равную 30 мкм (Рис. 2.4 (а)). Форма 

распространяющегося в радиальном направлении импульса давления спустя 0.59 мкс, 

рассчитанная по формуле (1.64), показана на Рис. 2.4 (б). Частотный спектр |�̃�(𝑟, 𝜔)|2 

давления на расстояниях 5 мм и 10 мм от оси филамента простирается, соответственно, 

до 4 МГц и 6 МГц (см. Рис. 2.4 (в)) и для восстановления положения и структуры 

филамента необходимо использовать приемные элементы мегагерцового диапазона 

частот. Из-за затухания высокочастотных компонент импульса давления в воздухе 

восстановленное в этом случае по формуле (2.2) при 𝑎 = 0 (ось филамента совпадает с 

осью антенны) и 𝑟S = 5 мм давление имеет приблизительно в пять раз меньшую 

амплитуду и FWHM равную 64 мкм (Рис. 2.4 (а)). 

 
(а) (б) (в) 

Рис. 2.4. Начальное и восстановленное распределение давления в области филамента (а), 

импульс давления спустя 0.59 мкс (б) и частотный спектр |�̃�(𝑟, 𝜔)|2 на расстояниях 5 мм 

и 10 мм от оси филамента (в). 

При смещении филамента от оси антенны (при увеличении |𝐚|) изображение 

восстановленного по формуле (2.2) давления 𝑝0
(𝑏)(𝐫) неоднородно размывается. Не 

нарушая общности, будем считать, что вектор 𝐚 направлен вдоль оси 𝑋. Верхний ряд 

картинок Рис. 2.5 ((а) – (г)) схематически показывает расположение в плоскости 𝑍 = 0 

центра филамента, полная ширина на полувысоте (FWHM) которого равна 10 мкм, если 

|𝐚| соответственно равен 0, 1, 2 и 3 мм. Средний и нижний ряды картинок показывают 

изменение 𝑝0
(𝑏)(𝐫) с ростом |𝐚| при использовании антенн с 32 приемными элементами, 



77 

 

имеющих радиусы 5 и 10 мм. Каждое распределение давления нормировано на 

максимальное значение, чем ярче область рисунка, тем давление в ней больше. Видно, что 

с увеличением |𝐚| поперечный (вдоль оси 𝑌) размер изображения филамента 

увеличивается, а продольный (вдоль оси 𝑋) размер изображения практически не меняется. 

При больших |𝐚| становятся заметны дугообразные артефакты (Рис. 2.5 (в) и (г)), 

характерные для алгоритма обратных проекций и обусловленные ограниченным 

количеством приемных элементов. Уменьшение количества приемников без изменения их 

поперечного размера приводит к ухудшению качества изображения: увеличивается 

амплитуда артефактов [109]. При малых |𝐚| увеличение 𝑁 качественно не изменяет 

изображение филамента. Однако увеличение углового размера приемников увеличивает 

поперечный размер изображения [10, 109, 127]. 

 

Рис. 2.5. Схематическое положение (верхний ряд) и характерные изображения филамента 

для антенн радиусом 𝑟𝑆 = 5 мм (средний ряд) и 𝑟𝑆 = 10 мм (нижний ряд) при |𝐚| =
0 (а), 1 (б), 2 (в), 3 (г) мм. 

На Рис. 2.6 для антенн с радиусами 5 мм и 10 мм показана зависимость полной 

ширины на полувысоте 𝑝image(𝐫) в продольном и поперечном направлениях от расстояния 
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|𝐚| между осями филамента и антенны. При |𝐚| ≳ 1 мм поперечный размер изображения 

линейно растет с увеличением |𝐚|. Это связано, в основном, с интегрированием по 

поверхности протяженных приемных элементов (см. формулу (2.2)). Продольный размер 

определяется частотной полосой акустического сигнала, которая в данном случае 

определяется акустическим затуханием. Поэтому продольный размер изображения слабо 

изменяется с увеличением |𝐚|.  

 

Рис. 2.6. Зависимость FWHM изображения в продольном и поперечном направлениях от 

расстояния между осями филамента и антенны |𝐚| для антенн с радиусами 𝑟𝑆 = 5 мм и 

𝑟𝑆 = 10 мм. 

Таким образом, расчетно-теоретические исследование показали, что метод 

оптоакустической томографии является перспективным для экспериментального 

исследования филаментации фемтосекундного лазерного излучения в воздухе. Высокое 

пространственное разрешение предложенной диагностирующей системы, состоящей из 

массива широкополосных пьезоэлементов мегагерцового диапазона частот, обеспечивает 

его эффективность, несмотря на значительное затухание ультразвуковых волн в воздухе. 

Заметим, что несколько массивов приемных пьезоэлементов, аналогичных 

изображенному на Рис. 2.1, и расположенных в равномерно распределенных 

параллельных плоскостях перпендикулярных направлению распространения лазерного 

импульса, позволят построить трехмерную картину филамента. 
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§2.5 Диагностика положения и структуры филамента в воде с помощью 

одиночного широкополосного пьезоприемника на основе ниобата лития 
Группой Ф.В. Потёмкина был проведена экспериментальная ОА томография 

фемтосекундного филамента в воде. В экспериментах использовался лазер на хром-

форстерите (𝜆 = 1240 нм, длительность импульса ~150 фс, энергия лазера – до 2 мДж с 

флуктуациями менее 5%, контрастность интенсивности около 5 × 109 ASE, частота 

следования импульсов – 10 Гц). Энергия лазерного импульса изменялась с помощью 

полуволновой пластинки и призмы Глана. Диафрагма ограничивала диаметр лазерного 

луча до 2.9 мм. Германиевый детектор (Thorlabs PDA50-B) использовался для измерения 

энергии лазерного импульса. Линза с фокусным расстоянием 𝑓 = 70 мм фокусировала 

лазерный пучок с энергией 30 мкДж в ячейку, наполненную водой, с открытой 

поверхностью «вода-воздух», что приводило к генерации одиночного филамента, 

сопровождаемой излучением суперконтинуума и конической эмиссией. В стенку ячейки 

был встроен широкополосный (рабочая полоса ~100 МГц) одноканальный 

пьезоэлектрический преобразователь из тонкой пластинки ниобата лития, сваренный 

диффузной сваркой с толстой кварцевой призмой. Ячейка была установлена на 

вращающемся шаговом двигателе и автоматизированном трехкоординатном 

микроманипуляторе (Рис. 2.7). Акустические сигналы были записаны с помощью 

осциллографа АКИП-4119 и усреднены по 16 выстрелам для каждого углового 

положения. Трехкоординатный микроманипулятор позволял сдвигать филамент с шагом 

1.25 мкм. Экспериментальная установка была полностью автоматизирована. 

Как было отмечено ранее, пространственное разрешение в ОА томографии 

определяется шириной частотной полосы приема и угловым размером приемника. Для 

обеспечения пространственного разрешения 𝛿 частотная ширина полосы должна 

превышать 𝑓ℎ ≈ 0.8 𝑐0 𝛿⁄ , где 𝑐0 – скорость звука в воде. При 𝛿 = 12 мкм, 𝑓ℎ ≈ 100 МГц. 

В то же время звук с частотами выше (𝛼0𝑑)
−1 2⁄  эффективно затухает в вязкой среде, 

поэтому приемник должен располагаться как можно ближе к филаменту. Однако 

технически сложно изготовить широкополосный пьезоэлектрический преобразователь с 

приемлемым отношением сигнал/шум с малым поперечным размером 𝒹. Поэтому 

преобразователь необходимо расположить как можно дальше от филамента, чтобы 

уменьшить его угловой размер. Одним из решений является использование плоско-

параллельной призмы из материала с низким акустическим затуханием (например, из 

плавленого кварца), расположенной между преобразователем и филаментом. В этом 
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случае можно расположить преобразователь далеко от филамента, тогда как большую 

часть пути акустическая волна будет проходить в кварце, затухая значительно меньше. 

 

Рис. 2.7. Схема эксперимента по филаментации в воде. Снизу покахана схема модели, 

используемой при построении ОА изображения. 

Ультразвуковые импульсы от филамента регистрировались плоской 

пьезоэлектрической пластинкой из LiNbO3 диаметром 𝒹 = 6 мм, сваренной с 

цилиндрической призмой из кварцевого стекла высотой 𝑏 = 32.5 мм (см. Рис. 2.7). 

Расстояние от филамента до границы «вода-кварц» и от датчика до этой границы были 

больше, чем характерная длина волны ультразвука, начальное распределение давления 

было восстановлено в приближении геометрической акустики по методике, описанной в 

Главе 1. При этом приемник считался точечным. 

Ультразвуковой отклик филамента был экспериментально записан в точках дуги 

окружности с центральным углом в 220° путем вращения ячейки вместе с датчиком 

вокруг оси, параллельной оси филамента, с угловым шагом в 1° (Рис. 2.7). Чтобы 

уменьшить шум, экспериментальные сигналы были отфильтрованы с помощью 

полосового фильтра, частотная характеристика была пропорциональна exp[−(𝑓𝑙 𝑓⁄ )8 −

(𝑓𝑙 𝑓⁄ )2 − (𝑓 𝑓ℎ⁄ )4], где 𝑓𝑙 = 1 МГц, 𝑓ℎ = 150 МГц – нижняя и верхняя частоты среза. На 

Рис. 2.8 показаны экспериментальные ОА изображения (201 x 201 пикселей, 0.5 мм x 0.5 

мм). Голубоватые области на изображениях (области с «отрицательным 

энерговыделением») возникают, в основном, из-за фильтрации низкочастотных 

составляющих сигналов, не имеют физического смысла и должны быть отброшены. 
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Рис. 2.8. Слева – ОА изображение филамента, наиболее близкого к оси симметрии кривой 

регистрации, голубая кривая – сечение изображения через точку с максимальной 

амплитудой. Вставка показывает изображение, оставленное филаментом на фотобумаге. 

Справа – зависимость положения филамента, вычисленного по ОА изображению, от 

реального положения, вычисленного по шагам микроманипулятора. Вставки показывают, 

как изменяется ОА изображение. 

Для исследования того, как изображение филамента изменяется с расстоянием от 

оси филамента до оси вращения, была проведена серия экспериментов. С помощью 

трехкоординатного микроманипулятора филамент перемещался вдоль оси x (Рис. 2.7). 

Было построено ОА изображения филамента, наиболее близкого к оси вращения, и затем 

центры ОА изображений были сдвинуты на расстояние, вычисленное по шагам 

микроманипулятора для каждого положения филамента. Таким образом, филамент всегда 

должен оставаться в одной и той же точке (центре) изображения с точностью до ширины 

изображения филамента. Положение пиксела изображения с максимальной амплитудой 

считалось измеренным положением филамента. На Рис. 2.8 показана зависимость 

измеренной координаты 𝑥 филамента от фактической координаты 𝑥, рассчитанной по 

числу шагов микроманипулятора. Планки погрешностей показывают координаты 𝑥 по 

полувысоте изображения. Фактическое положение филамента всегда находится в 

пределах погрешностей. Таким образом, ОА томография позволяет определить положение 

филамента с высокой точностью (минимальный зарегистрированный сдвиг составил 

10 мкм). Это означает, что относительное положение нескольких отдельных филаментов 

может быть измерено с точностью ~10 мкм. 

FWHM экспериментальных изображений вдоль оси 𝑥 остается практически 

постоянной, в то время как FWHM вдоль оси 𝑦 увеличивается, что соответствует 

результатам численного моделирования, представленным выше, и теоретическим 
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результатам в [127]. Угловой размер ОА изображения, если вершину угла расположить на 

оси вращения, соответствует угловому размеру приемника. Разрешение по оси 𝑥 

определяется, в основном, эффективной полосой приема. При этом так же, как и в случае 

филаментации в воздухе, акустическое затухание действует как дополнительный фильтр 

нижних частот с частотной характеристикой ~exp[−𝛼0𝜔
2𝑑], 𝑑 – расстояние от филамента 

до «виртуального» приемника. Кроме того, акустическая волна с конечным радиусом 

кривизны регистрируется плоским пьезоэлектрическим преобразователем, что приводит к 

размытию за счет интегрированию сигнала по поверхности приемника. 

Для количественной оценки степени размывания изображения из-за затухания и 

интегрирования по поверхности приемника было проведено численное моделирование, 

аналогичное описанному выше случаю филаментации в воздухе, но учитывающее 

преломление. Использовался модельный гауссов тепловой источник 𝑄(𝜚)~ exp(− 𝜚2 𝑤2⁄ ) 

с различными радиусами 𝑤 от 5 мкм до 70 мкм, помещенный на оси антенны, 

содержавшей 32 идентичных плоских приемника. Акустические сигналы были 

рассчитаны с учетом преломления, плоской формы и конечного размера каждого 

приемника. Геометрические параметры кривой регистрации (𝑏, 𝑅, 𝒹) совпадали с 

соответствующими параметрами экспериментальной установки. Модельный 32-

элементный массив приемников представлял собой полный круг с угловой апертурой 2𝜋. 

Результаты численного моделирования представлены на Рис. 2.9. 

  

Рис. 2.9. Слева – экспериментальное ОА изображение филамента, наиболее близкого к оси 

симметрии кривой регистрации, справа – зависимость FWHM изображения от FWHM 

источника. 

В результате численного моделирования установлено, что акустическое затухание 

добавляет 5–10 мкм, а интегрирование по плоской поверхности преобразователя 

добавляет ~15 мкм к FWHM ОА изображения гауссова теплового источника. В целом 
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экспериментальная установка с выбранными геометрическими параметрами (𝑏, 𝑅, 𝒹) 

добавляет к изображению FWHM примерно 20 мкм, поэтому детали теплового источника 

меньше 20 мкм не могут быть надежно разрешены. Проанализировав зависимость FWHM 

ОА изображения гауссова теплового источника от его фактической FWHM, можно 

оценить фактическую FWHM филамента по FWHM ОА изображения. Ядро филамента 

можно считать аксиально-симметричным. Тогда ОА изображение филамента будет 

аксиально-симметричным, если филамент расположен близко к оси антенны. В этом 

случае можно усреднить FWHM ОА изображения для оценки погрешности метода. Для 

наиболее близкого к оси вращения положения филамента FWHM ОА изображения, 

усредненная по 8 направлениям, составила 66±6 мкм, что соответствует фактической 

FWHM, равной 55±7 мкм (𝑤 = 33 ± 4 мкм). 

Было проведено сравнение результатов ОА томографии с методом, основанным на 

однократном затемнении фотопластинок [139, 155]. В этом методе филамент воздействует 

на фотобумагу, что приводит к ее потемнению на месте плазменного канала. 

Определенный диаметр плазменного канала филамента, усредненный по 

10 направлениям, составил 58±6 мкм, что также коррелирует с данными из [156–158]. 

«Ореол» вокруг ядра на ОА изображениях можно интерпретировать как 

энергетический резервуар филамента. Большинство экспериментальных методов 

исследования филаментов позволяет получить информацию о плазменном канале 

филамента [139, 143, 159], но не позволяет получить никакой информации о резервуаре, 

так как в самом резервуаре плазма не генерируется. ОА томография визуализирует 

тепловые источники, и если неионизированная среда поглощает оптическое излучение, то 

сам резервуар может испускать акустические волны за счет термоупругости. Насколько 

известно автору, экспериментальные исследования энергетического резервуара на 

сегодняшний день ограничены методами, основанными на применении диафрагм с 

различными диаметрами [160]. 

Предположение о том, что «ореол» вокруг изображения плазменного канала 

филамента не является артефактом алгоритма построения изображения и соответствует 

резервуару филамента, косвенно подтверждается результатами оценочного численного 

моделирования. Рассмотрим сумму двух гауссовых ОА источников: 

 𝑝0(𝑥, 𝑦) = 𝑃0 exp [−
𝑥2 + 𝑦2

𝑤0
2 ] + 𝑃1 exp [−

(𝑥 − 𝑢𝑥)
2 + (𝑦 − 𝑢𝑦)

2

𝑤1
2 ] (2.3) 
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где 𝑃0 и 𝑃1 – амплитуды источников, 𝑤0 и 𝑤1 – их радиусы,  u = {𝑢𝑥 , 𝑢𝑦} – вектор, 

задающий смещение центра одного источника относительно другого. В силу линейности 

прямой задачи ОА томографии ОА сигнал давления будет суммой сигналов от каждого из 

источников. На Рис. 2.10 представлен экспериментальный ОА сигнал от филамента для 

одного из положений датчика и ОА сигналы, полученные при численном моделировании 

филамента для случая одиночного источника и случая суммы двух источников. 

 

Рис. 2.10. Сравнение модельных и экспериментального ОА откликов филамента. Красная 

линия – экспериментальный сигнал, черная пунктирная линия – ОА сигнал от 

одиночного гауссова ОА источника (1.57) с 𝑤 = 28 мкм. Синяя сплошная линия – ОА 

сигнал от суммы двух гауссовых ОА источников: 𝑤0 = 28 мкм, 𝑤1 = 65 мкм, 𝑃0: 𝑃1 =
43: 7, 𝑢 = 52 мкм. 

Видно, что сигнал от столь простой модели «двойного» источника лучше 

соответствует особенностям экспериментального сигнала, чем сигнал от одиночного 

гауссова ОА источника. Второй гауссов источник с большим радиусом может быть 

интерпретирован как резервуар филамента. 

Таким образом, ОА томография дает уникальную возможность прямой 

визуализации энерговклада в среду и позволяет получить информацию не только о 

плазменном канале филамента, но и о резервуаре энергии. 
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§2.6 Результаты главы 
1. Расчетные исследование показали, что метод ОА томографии является перспективным 

для исследования филаментации фемтосекундного лазерного излучения в газах и 

конденсированных средах. 

2. Исследовано пространственное разрешение в задаче диагностики структуры 

фемтосекундного лазерного филамента в воздухе и в воде методом ОА томографии с 

широкополосными пьезоэлектрическими приемными элементами. Показано, что 

пространственное разрешение ОА томографии филамента ограничивается 

акустическим затуханием в среде и поперечными размерами приемников. 

Проанализирована зависимость ОА изображения филамента от его положения и 

геометрических параметров антенны. Предложен и реализован способ определения 

положения филамента и оценки диаметра плазменного канала. 

3. С помощью разработанного ПО обработаны данные уникальных экспериментальных 

исследований, проведенных группами А.Б. Савельева-Трофимова и Ф.В. Потемкина. 

Показано, что точность измерения положения и диаметра плазменного канала 

филамента в воде составляет ~10 мкм. 
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Глава 3. Экспериментальная комбинированная ОА и ЛУ томография 

реального времени 

§3.1 Обзор литературы 
Современный уровень развития технологий (цифровых вычислительных 

технологий, технологий производства малогабаритных электронных компонентов и 

малогабаритных лазеров и т.д.) открыл путь для таких исследований в области 

прикладной физики, которые сопряжены с обработкой значительных объемов расчетно-

экспериментальной информации. Компания National Instruments, являющаяся одной из 

ведущих компаний в области разработки и изготовления аппаратного и программного 

обеспечения для систем измерения, управления и автоматизации, в 2012 году даже ввела 

термин «Big Analog Data», чтобы подчеркнуть экспоненциальный рост объема данных и 

необходимость его автоматизированной обработки. Следует подчеркнуть, что десятки, 

сотни или даже тысячи сложных вычислений качественно отличаются от массовой 

обработкой информации на ЭВМ. Решение сложных задач на ЭВМ связано не с 

вычислениями, а с оперированием различными алгоритмами и структурами данных, в 

результате которого должны получиться правильные численные (или другие) оценки. 

Если раньше в области ОА и ЛУ томографии основной упор делался на 

исследования в области создания новых типов антенн [4] или развитие методов 

визуализации внутренних структур исследуемых объектов [3], то современные 

исследования в области прикладной ОА и ЛУ томографии должны быть направлены на 

создание и внедрение в практику компактных томографических систем, позволяющих 

работать в режиме реального времени. Для решения таких задач необходима разработка 

универсальной расчетно-экспериментальной техники, использующей новейшие 

достижения в области цифровых технологий и позволяющей эффективно проводить 

массовые экспериментальные исследования. В рамках настоящей работы была 

разработана экспериментальная установка для серийных исследований в области ОА и ЛУ 

томографии с возможностью проведения исследований в режиме реального времени. 

Демонстрация возможностей созданного оборудования проведена на задаче диагностики 

положения иглы в модели кровеносного сосуда. 

Модифицированная В.П. Зарубиным версия установки была использована для 

исследований в области ЛУ профилометрии твердых тел вращения и ЛУ томографии 

твердых тел из пластика и композитных материалов [5–8]. 
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Анализируя возможность развития результатов, приведенных в работах [4, 98, 161–

164], в направлении создания компактных томографических установок реального 

времени, следует подчеркнуть, что это невозможно без представительных 

автоматизированных и хорошо воспроизводимых экспериментов. Это делает актуальным 

создание автоматизированных экспериментальных установок, оснащенных системами 

трехмерного позиционирования. Кроме того, такие установки необходимы для 

калибровки антенн и в ряде других важных задач. Поэтому в настоящее время любые 

экспериментальные исследования в этой области и построение многофункциональных 

экспериментальных установок имеют большое значение как для развития теоретических 

моделей, так и для конструирования надежных комбинированных ОА и ЛУ томографов. 

3.1.1 Обзор экспериментальных комбинированных ОА и ЛУ томографов 

ОА томография в биомедицине характеризуется высокой контрастностью 

получаемых изображений. В настоящее время в области ОА томографии активно 

развиваются 2D и 3D системы, которые потенциально могут быть использованы в 

клинической практике для диагностики рака груди [165, 166], а также 

мультиспектральные системы, использующие несколько длин волн и работающая в 

режиме реального времени [102]. 

В данном разделе будут рассмотрены экспериментальные методы 

комбинированной ОА и ЛУ диагностики и их применения в биомедицине. Под 

«комбинированной ОА и ЛУ диагностикой» будет пониматься такая диагностика, в 

которой ОА и ЛУ сигналы регистрируются одним и тем же набором приемников. Когда 

ОА и ЛУ томографические системы используют один и тот же массив ультразвуковых 

приемников, появляется возможность объединить два метода в рамках одного прибора и 

строить ОА и ЛУ изображения в одной и той же системе координат. Это позволяет 

наложить в пространстве получаемые изображения. Комбинированное использование ОА 

и ЛУ методов диагностики в рамках одной томографической системы позволяет получать 

изображения с высокой контрастностью и высоким пространственным разрешением. 

Совмещение ОА томографии и ЛУ томографии скорости звука 

Метод лазерно-ультразвукового измерения скорости звука нашел широкое 

применение в материаловедении благодаря его высокой точности. Знание скорости звука 

позволяет определить локальные модули упругости, пористость или остаточные 

напряжения. В зависимости от состава и морфологии биологической ткани скорость звука 
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может варьироваться от 1350 м/с до 1700 м/с [30]. Неучтенные вариации скорости звука 

могут ухудшить качество ОА изображений. Малая длительность и апериодическая 

временная форма зондирующего ЛУ импульса позволяют проводить точные измерения 

распределения скорости звука в теневом режиме [1] и использовать восстановленную 

карту скорости звука для коррекции ОА изображений. 

В приближении геометрической акустики полное время пролета зондирующего 

импульса вдоль луча равно: 

 𝒯 = ∫
𝑑𝑙

𝑐(r)𝑙(r)

 (3.1) 

где 𝑐(r) – локальная скорость звука, а 𝑙(r) длина луча. В общем случае, 𝑙(r) зависит от 

𝑐(r) и задача нелинейная. Однако если вариации скорости звука малы, задача может быть 

линеаризована. Если 𝒯0 – время пролета, а 𝑙(r0) – прямолинейный луч в акустически 

однородной среде со скоростью звука 𝑐0, то 

 𝒯 = 𝒯0 + 𝛿𝒯 ≈ 𝒯0 +∫ (
1

𝑐(r)
−
1

𝑐0
) 𝑑𝑙

𝑙(r0)

 (3.2) 

Поскольку контур, по которому производится интегрирования, теперь является 

прямой линией, полученная задача – классическая задача Радона для рентгеновской 

томографии. 

В работах [30, 167–169] углеродное волокно или волос из хвоста лошади 

помещались на пути лазерного пучка и играли роль ОА генераторов, а массив 

пьезоэлементов играл роль приемников (см. Рис. 3.1). В такой конфигурации, 

регистрируемые при томографии скорости звука акустические лучи расходились «веером» 

(fan-beam). Авторы называли такие ОА генераторы, игравшие роль точечных ОА 

источников в плоскости изображения, «пассивными элементами» (passive element). 

Лазерный пучок проходил сквозь сетку из пассивных элементов диаметром 250 мкм 

каждый, часть световой энергии, не поглощенная в генераторах, использовалась для 

освещения объекта в режиме ОА томографии. Для получения грубой оценки времен 

пролета использовалась кросскорреляционная функция импульсов, прошедших сквозь 

исследуемый объект, с импульсами, полученными без объекта (пустой томограф). В 

работе [167] использовалась разность фаз 𝛿𝜓 на заданной частоте 𝑓 для получения более 

точной оценки времен пролета 𝛿𝒯 = 𝛿𝜓 (2𝜋𝑓)⁄ , поскольку акустическое затухание и 

дисперсия могут исказить временную форму ультразвукового импульса. 
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Рис. 3.1. Совмещенная принципиальная схема предложенных в различных работах 

комбинированных ОА и ЛУ систем с «пассивными элементами» для получения ОА 

изображений, карт скорости звука (СЗ) и ЛУ изображений. 

Позднее [168] экспериментальная установка была модифицирована для получения 

ОА изображений, совмещенных с картами скорости звука и акустического затухания. Для 

оценки времени пролета использовался итеративный метод Гаусса-Ньютона для 

нелинейной задачи оптимизации: [𝒯, 𝐴] = arg[𝜏,𝐴]min‖𝑝(𝑡) − 𝐴ℎ(𝑡 + 𝜏)‖
2, где 𝑝(𝑡) – 

зарегистрированный сигнал давления, ℎ(𝑡) – сигнал от ОА генератора. Карты 

акустического затухания были получены с помощью решения оптимизационной задачи, в 

которой учитывались дисперсия и зависимость затухания от частоты. Позднее [169] для 

ускорения сбора информации в один и тот же лазерный пучок были введены девять 

пассивных элементов так, чтобы ЛУ сигналы от них не накладывались друг на друга. Хотя 

на фантомах время измерения было уменьшено в 8 раз, качество изображений несколько 

ухудшилось по сравнению с одиночным пассивным элементом. Наконец, в работе [30] 

авторы использовали итеративный алгоритм, использовавший уравнение эйконала 

|∇𝒯|2 = 𝑐−2, где ∇𝒯 – градиент волнового фронта, – и для получения карт скорости звука, 

и для построения ОА изображений. Для вычисления времени пролета с учетом 

искривления лучей в соответствии с законом Снеллиуса использовался 

модифицированный алгоритм «fast marching». В работе представлены ОА изображения и 

карты скорости звука мышиной почки в агаре, однако карты скорости звука не 

детализируют внутреннюю структуру органа. 

В работе другой группы [170] также использовался набор пассивных элементов 

(двадцать полос шириной 1 мм, сделанных черной акриловой краской на прозрачной 

полимерной призме ступенчатой формы) для получения карт скорости звука без учета 

искривления лучей. Авторы использовали интерферометр Маха-Цандера в качестве 

приемника. Волны давления, пересекавшие лазерный пучок сканирующего плеча 
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интерферометра, вызывали изменение оптического показателя преломления воды 

(акустооптический эффект) и, соответственно, изменение оптической длины плеча, 

которое детектировал интерферометр. Позднее [171] в экспериментальную установку был 

добавлена ЛУ томография в теневом режиме (см. Рис. 3.1), которую авторы реализовали 

ранее [98, 172] без построения карт скорости звука. 

Рассмотренные выше установки предназначены для регистрации сигналов от 

одного 2D среза образца в плоскости 𝑥𝑦 с помощью вращения образца вокруг оси 𝑧. Для 

получения 3D изображений образец перемещали в направлении оси 𝑧, и для каждого 

положения на оси 𝑧 повторяли процедуру снятия 2D изображения в плоскости 𝑥𝑦. В 

работе [161] представлена комбинированная система для получения 3D ОА изображений 

и карт скорости звука с помощью всего одного вращения образца. Для этого круговой 

массив из 64 пьезокомпозитных преобразователей с апертурой в 150° был расположен 

вертикально (в плоскости 𝑥𝑧), а набор пассивных элементов был расположен диагонально 

(в плоскости 𝑦 = 𝑧) на прямой линии. Выводы 33 оптических волокон диаметром 600 мкм 

были направлены на полимерную пленку, покрытую черной акриловой краской. Для 

каждого углового положения объекта вывод оптоволокна, подключенного к лазеру, 

последовательно совмещался с вводом каждого из 33 волокон с помощью 

моторизованного транслятора и специальной оптической системы с линзой. Полный цикл 

сканирования занимал 1.5 часа. Карты скорости звука строились без учета искривления 

лучей. Представлены 3D ОА изображения мыши in vivo для различных длин волн 

лазерного излучения, а также 3D карты скоростей звука и ОА изображения фантомов. 

Комбинированная ОА и ЛУ томография в эхо-режиме 

ОА томография может быть совмещена с традиционной эхо-импульсной 

ультразвуковой диагностикой (см., например, [173–182]). ОА изображения обладают 

высоким контрастом и могут предоставить спектроскопическую информацию, тогда как 

ультразвуковые B-сканы могут предоставить морфологическую информацию о биотканях 

и биоструктурах. Некоторые комбинированные системы доступны для коммерческого 

использования (например, Fujifilm VisualSonics Vevo LAZR или Seno Medical Instruments 

Imagio). 

Использование ЛУ томографии, в которой лазерный импульс поглощается в 

специальном ОА генераторе и возбуждает зондирующий ультразвуковой импульс, в эхо-

режиме вместо традиционной ультразвуковой диагностики может иметь преимущества. 
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Во-первых, ЛУ импульс может быть более коротким и широкополосным, чем УЗ импульс. 

Малая длительность зондирующего ультразвукового импульса позволяет обеспечить 

высокое пространственное разрешение, которое может быть значительно выше, чем в 

традиционной ультразвуковой томографии. Во-вторых, ультразвуковые датчики могут 

быть оптимизированы, чтобы обеспечивать только регистрацию ультразвука в широкой 

полосе частот, поскольку их не требуется использовать для генерации. В-третьих, 

диаграмма направленности ЛУ импульса гладкая и лишена боковых лепестков. Наконец, 

для генерации зондирующего ЛУ импульса может использоваться тот же лазерный 

импульс, что и для освещения объекта в ОА томографии. 

Впервые антенна, совмещающая ОА томографию и эхо-импульсную ЛУ 

томографию, была создана в работе В.А. Симоновой и соавторов [4]. Данная антенна 

используется и универсальной экспериментальной установке, описанной далее в 

настоящей работе. 

В работе [171] авторы дополнили разработанную ранее систему для 

комбинированной ОА и ЛУ томографии [98, 172] томографией скорости звука. Один и тот 

же лазерный импульс используется для освещения объекта в ОА томографии, ОА 

генератора – в ЛУ томографии, и пассивных элементов – в ЛУ томографии скорости 

звука. Для приема используется интерферометр Маха-Цандера. ОА отклик образца, 

зондирующий ЛУ импульс, рассеянные образцом ЛУ сигналы и сигналы от пассивных 

элементов, прошедшие сквозь образец, приходят с разными временными задержками, что 

позволяет их различить. Формирование плоскости изображения обеспечивается 

фокусировкой с помощью вогнутой акустической линзы, покрытой слоем хрома 

толщиной 100 мкм, который используется как ОА генератор в ЛУ томографии. 

Пространственное разрешение установки ограничивается шириной лазерного пучка 

интерферометра (~35 мкм). Представлены комбинированные ОА и ЛУ изображения 

рыбки данио-рерио, зафиксированной в желатине, а также ОА и ЛУ изображения 

фантомов, совмещенные с картами скорости звука. 

В работе [183] представлена компактная система для комбинированной 3D ОА и 

ЛУ томографии, основанная на антенне [184], которая содержала 256 пьезокомпозитных 

приемников размером 3×3 мм и имела форму сферического сегмента с апертурой 90°. 

Радиус кривизны антенны составлял 40 мм. На оси симметрии антенны был размещен 

пучок оптических волокон для освещения объекта исследования. На этой же оси 

симметрии на расстоянии ~1.5 мм от фокуса антенны напротив торца пучка волокон была 
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зафиксирована в агаре углеродная микросфера диаметром ~400 мкм, игравшая роль ОА 

генератора. Таким образом, микросфера не полностью блокировала освещение образца, 

поэтому и ОА генератор, и микросфера освещались одновременно. Алгоритм обратных 

проекций был ускорен на графическом процессоре для построения 10 объемных 

комбинированных ОА и ЛУ изображений в секунду. Отмечалось, что ширина спектра 

генерируемых ОА импульсов сильно превышала ширину полосы регистрации 

приемников, и применялся полосовой фильтр, пропускавший частоты от 2 МГц до 4 МГц. 

Авторы представили комбинированные ОА и ЛУ изображения пальца человека. 

Достигнутое разрешение в ЛУ томографии составило ~500 мкм из-за большого размера 

микросферы, тогда как при использовании микросфер меньшего диаметра контраст ЛУ 

изображений оказывался недостаточным. Впоследствии [185] авторы представили 

полусферический массив, состоявший из 510 широкополосных пьезокомпозитных 

приемников диаметром 1 мм, с радиусом кривизны 15 мм. Система позволяла получать 

100 объемных ОА изображений в секунду, режим ЛУ томографии не был реализован. 

Также следует отметить полностью бесконтактные ОА и ЛУ томографы, 

представленные в работах [186–188]. Зондирующий ЛУ импульс может быть 

сгенерирован как в подповерхностном слое биоткани [186], так и в специальной 

поглощающей пленке, прикрепленной к поверхности биоткани [187, 188]. 

3.1.2 Обзор ультразвуковых методов диагностики положения медицинской иглы в 

биоткани 

В медицинской практике широко распространены операции, связанные с 

введением иглы с биологические ткани [189], в частности в кровеносные сосуды [190]. 

Данные медицинские манипуляции зачастую сопряжены с рядом сложностей: сосуды 

имеют глубокое залегание и плохо пальпируются, игла не с первого раза вводится в 

выбранный сосуд, выбранный сосуд оказывается слишком тонким для данной иглы и т.д. 

При введении иглы возможно повреждение обеих стенок сосуда (т.е. сквозной прокол 

сосуда). Таким образом, при использовании традиционных технологий внутривенных 

вливаний может наблюдаться значительное количество побочных эффектов, которые 

впоследствии необходимо лечить. В этой связи актуальна разработка устройства, 

позволяющего диагностировать положение сосудов, заранее подбирать удобные по форме 

сосуды для внутривенных манипуляций. Это позволит не только снизить травматизм и 

облегчить работу медицинского персонала, но и создаст необходимые предпосылки для 

развития новых медицинских методов. 
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Следует отметить, что российские исследования в области ОА и ЛУ томографии 

реального времени несколько отстают от зарубежных. Однако из зарубежных публикаций, 

представляемых широкой научной общественности, далеко не всегда можно понять и 

воспроизвести те технологии, которые позволили достигнуть реального продвижения 

вперед. В реальности мы видим статьи с достаточно подробным описанием тех или иных 

достижений и достаточно поверхностное описание применяемых технологий и расчетно-

аппаратных средств. Так в зарубежных работах ранее исследовалась возможность 

контроля введения иглы (или катетера) в биологические объекты в режиме реального 

времени. Эти исследования проводились с помощью традиционного ультразвука [189, 

191]. Также для повышения точности локализации кончика катетера (или иглы) его 

кончик предлагалось делать акустически активным [192] или встраивать приемник 

ультразвука в иглу [193]. В работе [190] особо отмечено, что для пациентов с 

осложненным доступом к периферическим венам рекомендуется проводить операции по 

введению иглы в кровеносные сосуды с использованием ультразвукового контроля в 

режиме реального времени. Также в литературе уделяется большое внимание 

ультразвуковым и оптическим методам диагностики положения сосудов [194, 195]. 

В комбинированных «ОА + УЗ» системах, предложенных для контроля положения 

иглы в работах [196, 197], игла выступала в качестве цилиндрического ОА источника. ОА 

изображение показывало положение иглы относительно массива приемников и введенный 

светопоглощающий агент, в то время, как УЗ изображение показывало внутреннюю 

структуру ткани. В этом случае ОА томография позволила увеличить контрастность УЗ 

изображений иглы, а также удвоить допустимый угол ввода 𝜃 между иглой и линейным 

массивом приемников. Если для контроля положения иглы используется только 

ультразвук в эхо-режиме, то игла действует как отражатель, так как акустический 

импеданс материала иглы на порядок выше акустического импеданса окружающей ткани. 

Однако угол между фронтом акустической волны, отраженной от иглы, и линейным 

массивом приемников равен 2𝜃. Если использовать ОА томографию, то акустическая 

волна, генерируемая иглой, распространяется по нормали к игле, поэтому угол между 

фронтом ОА импульса и массивом приемников равен 𝜃. Если угол падения превышает 

угловой размер главного лепестка диаграммы направленности пьезоэлектрического 

датчика, то игла становится «невидимой». Другими словами, удвоение допустимого угла 

ввода иглы происходит, поскольку угловая апертура антенны, необходимая для 

регистрации отраженного зондирующего импульса, должна быть в два раза больше, чем 
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угловая апертура, необходимая для регистрации ОА импульса. В то время как в [197] 

достигнутая частота смены кадров (10 Гц) была ограничена частотой повторения 

импульсов мощного лазера, в [196] авторы использовали лазер с высокой частотой 

повторения (~1 кГц) с относительно низкой энергией импульса (~2 мДж) и интегрировали 

его в клинический ультразвуковой сканер реального времени. Узкий лазерный пучок 

сканировал область визуализации с помощью зеркала на гальво-приводе, и линейного 256-

элементного массива приемников. Достигнутая частота смены кадров составила 30 кадров 

размером 2.8 × 2.8 см в секунду. 

В работах [198–200] предложено разместить ОА генератор и ультразвуковой 

приемник на кончике иглы. В работе [199] внутри иглы проходило три оптических 

волокна. На торце первого волокна авторы изготовили резонатор Фабри-Перо (два 

диэлектрических зеркальных покрытия, пространство между которыми заполнено 

эпоксидной смолой). На торце второго волокна было изготовлено композитное покрытие 

(полидиметилсилоксан с многослойными углеродными нанотрубками). Третье волокно не 

использовалось в [199], но использовалось в [198] для освещения ткани и получения ОА 

отклика. В [198] также было реализовано отслеживание положения кончика иглы с 

точностью около 1 мм. Линейный массив ультразвуковых преобразователей на 

поверхности ткани генерировал акустические импульсы, которые регистрировались 

резонатором Фабри-Перо на кончике иглы. Поскольку ОА генератор и приемник 

находились очень близко друг к другу (на одном кончике иглы), одной из основных 

сложностей были паразитные сигналы от ОА генератора. В работе [200] внутрь 

металлической иглы была помещена металлическая перегородка между двумя волокнами, 

чтобы акустически изолировать приемник от ОА генератора. 

В настоящей работе описывается универсальный программно-аппаратный 

комплекс для расчетно-экспериментальных исследований в области комбинированной ОА 

и ЛУ томографии с возможностью проведения исследований в режиме реального времени. 

Приведены результаты его апробации на задаче диагностики введения иглы в модель 

кровеносного сосуда. Из приведенных данных следует, что в ОА режиме, где лазерное 

излучение поглощается непосредственно в исследуемом объекте, отчетливо различимо 

содержимое модели сосуда. В ЛУ режиме, где регистрируется рассеянный объектом 

короткий зондирующий ультразвуковой импульс, отчетливо видна игла. Разработанная 

система, совмещающая ОА и ЛУ методы благодаря общей приемной системе, позволила 

диагностировать положение игл диаметрами 0.63 мм и 0.7 мм внутри моделей 
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кровеносных сосудов диаметрами 1.6 мм и 2.4 мм в режиме реального времени. Частота 

смены кадров – 10 Гц – ограничивалась частотой следования лазерных импульсов. 

Высокое продольное пространственное разрешение системы – 0.1 мм – позволяет 

различить обе стенки модели сосуда и положение иглы в нем, что может помочь 

предотвратить сквозной прокол сосуда, который часто случается в медицинской практике. 

§3.2 Многофункциональная автоматизированная экспериментальная 

установка для комбинированной ОА и ЛУ томографии реального 

времени 
Принципиальная схема построенной многофункциональной автоматизированной 

экспериментальной установки для комбинированной ОА и ЛУ томографии реального 

времени приведена на Рис. 3.2. Во врезке приведена подробная схема приемной антенны. 

На Рис. 3.3 показана фотография экспериментальной установки. 

 

Рис. 3.2. Схема многоканальной системы для комбинированной ОА и ЛУ томографии. 

В качестве источника лазерного излучения используется Nd:YAG лазер с 

модуляцией добротности (Quantel Ultra): 𝜆 = 1064 нм, частота следования импульсов – до 

20 Гц, энергия в импульсе – до 50 мДж, длительность импульса ~10 нс. Лазерное 

излучение по оптическому волокну (диаметр сердцевины – 1 мм) поступает 

непосредственно на исследуемый объект (в ОА режиме) или на ОА генератор, 

расположенный в приемной антенне (в ЛУ режиме). 
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Рис. 3.3. Фотография экспериментальной установки: 1 – лазер с блоком питания; 2 – 

оптоволоконная система доставки лазерного излучения в ЛУ режиме; 3 – 

высокоскоростная система сбора и обработки экспериментальных данных; 4 – ПК; 5 – 

комбинированная многоэлементная антенна с кюветой для образцов; 6 – система 

трехмерного позиционирования. 

В ОА режиме в результате поглощения лазерного излучения происходит нагрев и 

неоднородное нестационарное расширение исследуемого объекта, что приводит к 

формированию акустических импульсов. Они проходят через цилиндрическую 

акустическую фокусирующую линзу из плексигласа и регистрируются плоской решеткой 

из 16 пьезоэлектрических приемных элементов из ПВДФ с полосой приема 1.6–9 МГц. 

Благодаря широкой полосе приема достигается высокое продольное (по глубине) 

разрешение: Δ𝑥 ≈ 0.1 мм. Акустическая линза обеспечивает формирование плоскости 

изображения толщиной Δ𝑦 ≈ 0.4 мм. 

Как и в Главе 1, экспериментальное и теоретическое пространственные разрешения 

(Δ𝑥, Δ𝑦 и Δ𝑧) определяются как полные ширины функции передачи точки на полувысоте 
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вдоль соответствующей оси. Теоретическое продольное разрешение Δ𝑥 ≈ 0.1 мм 

определяется, в основном, шириной полосы системы и скоростью звука в среде. 

Теоретическое поперечное разрешение Δ𝑧 ≈ 1 мм определяется шириной отдельного 

приемника антенны в направлении оси 𝑧. 

В ЛУ режиме лазерное излучение поглощается в ОА генераторе, где происходит 

формирование широкополосного акустического зондирующего импульса. ОА генератор 

представляет собой плоскопараллельную пластину, выполненную из полимерного 

материала, хорошо поглощающего лазерное излучение, имеющего высокое значение 

коэффициента теплового расширения и согласованного по акустическому импедансу с 

материалом звукопровода. Акустический импульс от ОА генератора проходит через 

акустическую линзу, отражается и рассеивается на искомых акустических 

неоднородностей исследуемого объекта и, пройдя обратно через линзу, регистрируется 

решеткой приемных элементов. 

Аналоговые электрические сигналы с приемных элементов поступают через 

усилитель в скоростную многоканальную систему сбора и обработки экспериментальных 

данных на основе архитектуры NI FlexRIO (Рис. 3.4). Она состоит из трех основных 

компонентов: 1) адаптерного модуля NI 5752, который имеет 32 аналоговых входа, 16 

цифровых выходов и 2 цифровых входа; 2) модуля NI PXIe-7962R, оснащенного ПЛИС 

Xilinx Virtex-5 SX50T; 3) реконфигурируемой PXI-системы NI PXIe-1071. Система 

обеспечивает оцифровку, запоминание, усреднение и передачу цифровых сигналов по 

скоростной линии связи (PCIe) в ПК (Intel Core i7-4770 CPU @ 3.40 GHz) в режиме 

реального времени. Программно-аппаратный комплекс поддерживает использование 

лазеров с частотой повторения импульсов до 1 кГц. 

Аналоговые сигналы от пьезоприемников и сигнал запуска от лазера поступают в 

модуль адаптера. Разработанная система поддерживает одновременный прием и 

обработку 32 каналов. В модуле адаптера сигналы пьезоприемников оцифровываются с 

частотой 50 МГц и отправляются в ПЛИС. На ПЛИС производится выборка, временное 

хранение, усреднение и передача регистрируемых сигналов на ПК. ПЛИС по сигналу 

запуска от лазера принимает и сохраняет кадр, содержащий 4096 отсчетов с 32 каналов, 

усредняет кадры и передает их на ПК с использованием механизма прямого доступа к 

памяти (ПДП). Передача всех кадров осуществляется за 0.8 мс. С ПК при помощи команд, 

пересылаемых посредством механизма ПДП, осуществляется управление параметрами 

сбора и обработки данных. 
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Рис. 3.4. Блок-схема скоростной системы сбора и обработки экспериментальных данных. 

На ПК в режиме реального времени производится фильтрация сигналов в 

диапазоне 0.1–10 МГц и построение изображения в ОА и ЛУ режимах с помощью 

алгоритма обратных проекций. Фильтрация и построение изображений может 

производиться как на центральном процессоре, так и на графическом ускорителе (NVIDIA 

GeForce GTX 770) с помощью технологии NVIDIA CUDA. 

Для получения высококачественных изображений необходимо устройство для 

точного позиционирования исследуемого объекта относительно приемной антенны. В 

таком случае, возможно усреднить сигнал, подаваемый на систему визуализации, по 

большому числу лазерных выстрелов и увеличить отношение сигнал/шум. Однако при 

этом работа в режиме реального времени может стать невозможной. Также исследуемый 

объект может быть зафиксирован в фокальной области антенны для получения 

наилучшего пространственного разрешения. Поэтому установка оснащена 

автоматизированной системой 3D позиционирования, включающей три линейных 

транслятора с шаговыми двигателями и оптическими концевыми датчиками. Антенна 

может перемещаться в горизонтальной плоскости 𝑦𝑧, а исследуемый объект – по 

вертикали вдоль оси 𝑥. Управление системой позиционирования осуществляется ПК по 

шине USB. Напомним, что система 3D позиционирования необходима для построения 

экспериментальных карт чувствительности, калибровки новых видов антенн и, в 

перспективе, для апробации альтернативных систем визуализации, например, обучаемых 
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нейросетевых систем, использующих ту или иную форму распознавания образов. Полная 

блок-схема программно-аппаратного комплекса показана на Рис. 3.7. 

 

Рис. 3.5. Общая блок-схема программно-аппаратного комплекса. 

Экспериментальная установка для комбинированной ОА и ЛУ томографии была 

апробирована и протестирована на ряде модельных объектов. Были построены функции 

передачи точки в ОА и ЛУ режимах. В качестве модели точечного ОА источника 

использовалась черная полиэтиленовая пленка толщиной 20 мкм, которая засвечивалась 

из оптического волокна (диаметр сердцевины – 600 мкм). В качестве модели точечного 

ЛУ рассеивателя был выбран торец оптического волокна с диаметром сердцевины 

200 мкм. Также было построено изображение модели биологического объекта – кусочка 

печени размером 3 мм × 6 мм, закрепленного на конце оптического волокна с диаметром 

сердцевины 200 мкм. Экспериментальное продольное пространственное разрешение 

составило Δ𝑥 = 0.1 мм, поперечное – Δ𝑧 = 1.1 мм. 

§3.3 Численное моделирование ОА томографии моделей кровеносных сосудов 

и анализ артефактов на ОА изображениях 
Как правило, настройка системы и решение задачи диагностики методами 

комбинированной ОА и ЛУ томографии начинается с расчетных и экспериментальных 

исследований различных модельных объектов. Именно при исследовании модельных 

объектов возможно проведение серии воспроизводимых экспериментов с целью 

улучшения результатов диагностики и отработки алгоритмов построения изображений. 
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В качестве модели сосуда использовались полимерные трубки диаметрами 1.6 мм и 

2.4 мм с толщиной стенок 0.2 мм и 0.25 мм соответственно. В них был залит раствор туши 

в соотношении 1:60 (эффективный коэффициент оптического затухания 𝜇eff =

√2𝜇𝑎𝜇𝑠(1 − 𝑔) ≈ 30 см
−1, где 𝜇𝑎 – коэффициент оптического поглощения, 𝜇𝑠 – 

коэффициент рассеяния, 𝑔 – фактор анизотропии). В соответствии с [201] данная 

величина коэффициента затухания соответствует крови, насыщенной кислородом на 50% 

(Sat𝑂2  =  50%), с гематокритом ℎ𝑐𝑡 =  41% на длине волны 𝜆 = 633 нм.  

На Рис. 3.6 представлены результаты численного моделирования и 

экспериментальные ОА изображения моделей кровеносных сосудов с внутренними 

диаметрами 1.6 мм и 2.4 мм и толщиной стенки 0.2 мм без иглы внутри. На Рис. 3.7 

представлены экспериментальные ОА и ЛУ изображения тех же моделей кровеносных 

сосудов. Для численного моделирования кровеносных сосудов использовалась модель 

дискретно-слоистого ОА источника, описанная в Главе 1. В модели использовались 

значения акустических параметров материалов, приведенные в Приложении 2. При 

проведении экспериментов использовалась система визуализации реального времени на 

графическом процессоре. Изображения, представленные далее, построены с помощью 

программного пакета MATLAB. 

На изображениях приемная антенна располагалась снизу на линии с координатой 

𝑥 = −40.1 мм. На ЛУ изображениях зондирующий импульс распространяется «снизу 

вверх» вдоль оси 𝑥. При построении изображения использовалась следующая процедура 

выбора цветовой шкалы. Так как изображение, это двухмерный массив чисел, то для 

выбора цветовой шкалы искалось максимальное по модулю число (𝑚). Цветовая шкала 

равномерно распределялась на интервале чисел [−𝑚,𝑚]. Желтый цвет соответствует 

значению «ноль», красный – положительным значениям, а синий – отрицательным. 

Если считать, что стенки модели сосуда состоят из воды (т.е. модель акустически 

однородна), вычислить ОА сигналы с помощью методики, описанной в Главе 1, и 

построить изображение методом обратных проекций, то ОА изображение не содержит 

«пятен» выше 𝑥 ≳ 3 мм, которые присутствуют на экспериментальных изображениях. 

Если при расчете ОА сигналов учесть, что стенки модели сосуда состоят из полиэтилена 

(т.е. модель акустически неоднородна), то «пятна» появляются, но их положение 

несколько отличаются от экспериментального. Отличие в положении «пятен» можно 

объяснить несимметричностью реального распределения тепловыделения из-за облучения 
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модели сосуда только с одной стороны, тогда как в численном моделировании 

использовался аксиально-симметричное распределение тепловыделения. Таким образом, 

«пятна» возникают из-за ревербераций («переотражений») звука внутри акустически 

неоднородного объекта. 

 

Рис. 3.6. Результаты численного моделирования (слева и по центру) и экспериментальные 

ОА изображения (справа) модели кровеносного сосуда: полимерной трубки с внутренним 

диаметром 1.6 мм (сверху) и 2.4 мм (снизу), наполненной раствором туши 1:60. 

Изображения слева получены по ОА сигналам от моделей сосудов, стенки которых 

состоят из воды. Изображения по центру получены по ОА сигналам от моделей сосудов, 

стенки которых состоят из полиэтилена. 

 

Артефакты, связанные с реверберациями звука в акустически неоднородной среде, 

когда при построении изображения среда считается акустически однородной, характерны 

не только для алгоритма обратных проекций. Например, они исследовались в работе [16], 

где использовался алгоритм, основанный на обращении времени. Артефакты, связанные с 

реверберациями зондирующего ультразвукового импульса в акустически неоднородной 

среде, также описаны в работе [202] в контексте традиционного УЗ исследования. 
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Рис. 3.7. Экспериментальное ОА (слева) и ЛУ (справа) изображения модели кровеносного 

сосуда: полимерной трубки с внутренним диаметром 1.6 мм (сверху) и 2.4 мм (снизу), 

наполненной раствором туши 1:60 (𝜇eff ≈ 30 см
−1). 

Экспериментальные ОА изображения хорошо согласуются с результатами 

численного моделирования, что свидетельствует о корректности разработанной модели и 

правильности работы экспериментальной установки. На ЛУ изображениях различимы 

стенки модели кровеносного сосуда. Это создает возможность дальнейшего улучшения 

качества изображений, а также позволяет надеяться, что система позволит выбирать 

удобные для введения иглы кровеносные сосуды.  

§3.4 Экспериментальная диагностика положения медицинской иглы в модели 

кровеносного сосуда методом комбинированной ОА и ЛУ томографии 
На Рис. 3.8 представлена общая схема эксперимента. Исследуемый объект 

закреплялся в специальной рамке, прозрачной для оптического излучения, и помещался в 

кювету, наполненную иммерсионной жидкостью (дистиллированной водой). С помощью 

системы трехмерного позиционирования объект помещался в фокус антенны. Лазерное 

излучение в ОА режиме подводилось сбоку, перпендикулярно плоскости изображения. 
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Рис. 3.8. Общая схема эксперимента. 

На Рис. 3.9 приведены схема эксперимента и изображения иглы диаметром 0.7 мм 

внутри модели сосуда диаметром 2.4 мм, заполненной раствором туши. 

На ЛУ изображениях отчетливо видны и игла, и стенки полимерной трубки. Игла 

видна существенно лучше, поскольку отражение ультразвука от иглы происходит более 

эффективно, чем от стенок полимерной трубки. Акустический импеданс иглы (стали) на 

порядок превосходит акустический импеданс иммерсионной жидкости (воды) и материала 

трубки. В этом случае, границу «вода-сталь» можно считать жесткой, отражение 

ультразвука происходит в фазе и коэффициент отражения близок к единице. Поэтому 

ближняя стенка иглы на ЛУ изображениях отображается как красная линия. Практически 

вся энергия ультразвукового зондирующего импульса отражается назад от поверхности 

иглы или рассевается. Поэтому за ближней к антенне поверхностью иглы (на 

изображениях – сверху) находится область акустической тени, и за иглой не видна 

дальняя от антенны стенка сосуда. Поскольку зондирующий импульс является очень 
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широкополосным, он содержит компоненты на резонансных для иглы частотах и 

возбуждает в игле собственные колебания. Эти собственные колебания иглы видны на ЛУ 

изображениях как периодическое повторение красных и синих пятен, расстояние между 

которыми соответствует размеру иглы. 

 

Рис. 3.9. Схема эксперимента (слева сверху), ЛУ изображение (справа сверху), ОА 

изображение (слева снизу) и совмещенное ЛУ и ОА изображение (справа снизу) иглы 

диаметром 0.7 мм внутри термоусадочной трубки диаметром 2.4 мм, наполненной 

раствором туши 1:60 (𝜇eff ≈ 30 см
−1). 

На ОА изображениях также видны очертания модели сосуда, но трудно различить 

положение иглы внутри. Характерные реверберации на ОА изображениях 

свидетельствуют о том, что ОА отклик иглы сопоставим с ОА сигналов от раствора туши. 

Также в ОА режиме акустическая волна, сгенерированная в пристеночном слое модели 

сосуда, распространяется как наружу, так и вовнутрь трубки. Волна, распространяющаяся 

внутрь, отражается от иглы и может возбудить собственные колебания. 

На Рис. 3.10 приведены экспериментальные комбинированные ОА и ЛУ 

изображения игл внутри моделей кровеносных сосудов с различными диаметрами и 

относительными положениями. 
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Рис. 3.10. Экспериментальные комбинированные ЛУ и ОА изображения игл диаметрами 

0.63 и 0.7 мм внутри полимерных трубок диаметрами 1.6 и 2.4 мм, наполненных 

раствором туши 1:60 (𝜇eff ≈ 30 см
−1). 

При построении комбинированного изображения ЛУ и ОА изображения 

нормировались на единицу. Значения на изображениях, меньшие порогового значения ¼ 

от максимального, обнулялись. Производилось попиксельное сложение изображений, и 

сумма нормировалась на единицу. Такая обработка позволяет отчетливо видеть, как 

модель сосуда, так и иглу в ней. Также скомбинировать ОА и ЛУ изображения можно, 

если обнулить значения всех отрицательных пикселей, нормировать значения 

положительных пикселей и изобразить ОА и ЛУ изображения разными цветами 

(например, красным и светло-голубым соответственно на черном фоне). Результат 

комбинирования изображений по данной методике представлен на Рис. 3.11. Важно 

заметить, что комбинирование ОА и ЛУ изображений возможно благодаря тому, что у них 

общая приемная система, и оба изображения строятся в одной системе координат. 
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Рис. 3.11. Экспериментальные комбинированные ЛУ и ОА изображения игл диаметрами 

0.63 и 0.7 мм внутри полимерных трубок диаметрами 1.6 и 2.4 мм, наполненных 

раствором туши 1:60 (𝜇eff ≈ 30 см
−1). 

Приведенные результаты показывают, что комбинированная ОА и ЛУ томография 

позволяет надежно определять положение иглы в кровеносном сосуде. 

§3.5 Результаты главы 
1. Показано, что комбинированная ОА и ЛУ томография позволяет одновременно 

визуализировать относительное расположение ОА источников и ЛУ рассеивателей и, 

таким образом, получать более полную информацию об исследуемом объекте, сочетая 

преимущества обоих методов диагностики. 

2. Создана новая многофункциональная автоматизированная экспериментальная 

установка для проведения широкого класса серийных исследований в области 

комбинированной ОА и ЛУ томографии. Благодаря использованию современной 

элементной базы разработанный программно-аппаратный комплекс позволяет 

обрабатывать большие объемы экспериментальных данных и строить ОА и ЛУ 

томограммы в режиме реального времени (частота смены кадров – 10 Гц, – ограничена 

частотой следования лазерных импульсов). Комплекс оснащен высокоскоростной 

многоканальной модульной системой сбора и обработки данных на основе ПЛИС 
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(предельная частота сбора и пересылки 32-канальных сигналов – 1 кГц), 

программируемой системой 3D позиционирования, системой визуализации на основе 

ПК с графическим ускорителем и имеет гибкие цифровые интерфейсы. 

3. Работоспособность установки продемонстрирована на примере комбинированной 2D 

ОА и ЛУ томографии иглы в модели кровеносного сосуда в режиме реального 

времени. Доказана принципиальная возможность диагностики медицинской иглы 

диаметром не менее 0.63 мм в модели кровеносного сосуда с внешним диаметром 1.6 и 

2.4 мм с помощью комбинированной ОА и ЛУ томографии. Показано, что игла лучше 

проявляется на ЛУ изображении, а модель кровеносного сосуда – на ОА изображении. 

По результатам численного моделирования, сопутствовавшего экспериментальным 

исследованиям, определено реверберационное происхождение периодических полос 

на ОА изображениях в области за моделью сосуда. Подтверждена необходимость 

совместного проведения расчетных и экспериментальных исследований. 

4. Возможность применения разработанной установки для широкого класса 

исследований в области ОА и ЛУ томографии подтверждена работами В.П. Зарубина и 

автора настоящей работы в области иммерсионной ЛУ профилометрии твердых тел 

вращения и ЛУ томографии внутренней структуры металлических и пластиковых 

объектов [5, 6, 8]. 
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Заключение 

Настоящая работа направлена на развитие расчетных и экспериментальных 

методов комбинированной ОА и ЛУ томографии. Исследованы возможности ОА 

томографии как нового метода визуализации структуры и диагностики положения 

фемтосекундного лазерного филамента в воздухе и в воде. Данная задача потребовала 

модификации алгоритма построения ОА изображений для визуализации распределения 

тепловыделения, когда приемники и индуцированные тепловые источники расположены в 

двух акустически различных средах. Разработана многофункциональная 

автоматизированная экспериментальная установка для комбинированной ОА и ЛУ 

томографии, работающая в режиме реального времени. Продемонстрирована возможность 

контроля взаимного положения медицинской иглы и модели кровеносного сосуда в 

режиме реального времени. Предложен путь улучшения поперечного пространственного 

разрешения за счет использования многоэлементных антенн с тороидальной геометрией. 

На основе анализа зависимости функции передачи точки от положения точечного 

источника (карт чувствительности и пространственных разрешений) исследованы 

зависимости поперечного размера области чувствительности и поперечного 

пространственного разрешения тороидальных антенн от их геометрических параметров. 

Построение таких карт должно стать неотъемлемым этапом при проектировании антенн 

для экспериментальных исследований. Получены следующие основные результаты: 

1. Предложена модификация алгоритма обратных проекций для решения обратной 

задачи ОА томографии при наличии плоской границы раздела сред между источником 

и приемником. 

2. Предложен метод расчета размеров области чувствительности и пространственных 

разрешений тороидальных многоэлементных антенн, основанный на анализе 

зависимости функции передачи точки от положения точечного источника. На 

основании результатов численного моделирования получены приближенные 

аналитические выражения для размеров области чувствительности и 

пространственных разрешений, позволяющие выбрать оптимальную геометрию 

антенны. Эти выражения справедливы для антенн, содержащих от 16 до 64 

приемников, с радиусами кривизны поверхности антенны в диапазоне 30–1000 мм и 

угловой апертурой в диапазоне от 22° до 135°, с шириной приемного элемента от 0.1 

до 2 мм и частотной полосой приема в диапазоне 7–12 МГц. 
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3. Исследовано пространственное разрешение в задаче диагностики структуры 

фемтосекундного лазерного филамента в воздухе и в воде методом ОА томографии с 

широкополосными пьезоэлектрическими приемными элементами. Показано, что 

пространственное разрешение ОА томографии филамента ограничивается 

акустическим затуханием в среде и поперечными размерами приемников. 

Проанализирована зависимость ОА изображения филамента от его положения и 

геометрических параметров антенны. Предложен и реализован способ определения 

положения филамента и оценки диаметра плазменного канала. 

4. Показано, что точность измерения положения и оценки диаметра плазменного канала 

филамента в воде может достигать ~10 мкм. 

5. Показано, что комбинированная ОА и ЛУ томография позволяет одновременно 

визуализировать относительное расположение ОА источников и ЛУ рассеивателей и, 

таким образом, получать более полную информацию об исследуемом объекте, сочетая 

преимущества обоих методов диагностики. 

6. Впервые создан автоматизированный программно-аппаратный комплекс для 

комбинированной ОА и ЛУ томографии, позволяющий получать 2D изображения с 

разрешением 0.1×1.1 мм в режиме реального времени. Обеспечивается формирование 

изображений размером 400×400 пикселей по сигналам до 32 каналов при частоте 

кадров не менее 10 Гц. 

7. Работоспособность установки продемонстрирована на примере комбинированной 2D 

ОА и ЛУ томографии иглы в модели кровеносного сосуда в режиме реального 

времени. Доказана принципиальная возможность диагностики медицинской иглы 

диаметром не менее 0.63 мм в модели кровеносного сосуда с внешним диаметром 1.6 и 

2.4 мм с помощью комбинированной ОА и ЛУ томографии. Показано, что игла лучше 

проявляется на ЛУ изображении, а модель кровеносного сосуда – на ОА изображении. 

Численное моделирование дало хорошее совпадение с результатами эксперимента. 

В связи с вышесказанным, представляются перспективными экспериментальные 

исследования в области комбинированной ОА и ЛУ томографии реального времени с 

использованием тороидальных антенн, т.к. это позволит повысить качество диагностики 

не только биообъектов, но и изделий из новых материалов. Также представляется 

перспективным дальнейшее развитие ОА томографии как дополнительного метода 

исследования филаментации фемтосекундного лазерного излучения. 
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Приложение 1. Сокращения и условные обозначения 

ОА – оптико-акустический 

ЛУ – лазерно-ультразвуковой 

ПВДФ – поливинилиденфторид 

ПО – программное обеспечение 

ПК – персональный компьютер 

АЦП – аналого-цифровой преобразователь 

ПЛИС – программируемая логическая интегральная схема 

ASE – amplified spontaneous emission – [контраст по отношению к] усиленному 

спонтанному излучению 

PSF – point-spread function – функция передачи точки 

FWHM – full width at half maximum – полная ширина на полувысоте 

FPGA – Field-Programmable Gate Array 

CUDA – Compute Unified Device Architecture 
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Приложение 2. Основные механические, акустические и термодинамические свойства материалов 

Вещество 
Вода 

(дист.) 
Воздух сухой 

Плавленый 

кварц 

ПММА, 

плексиглас, 

оргстекло 

ПВДФ, 

фторопласт-2 

Сталь 

нержавеющая 
Полиэтилен 

Плотность, г1см-3 

0.9986  

(18°C) 

[203] 

1.204⋅10-3 

(20°C) 

2.2 

(20°C) 

[203] 

~1.19 

(20°C) 

[203] 

1.78 

[204] 

~7.9 

(20°C) 

[203] 

0.95 

(20°C) 

[203] 

Скорость продольных 

волн, км1с-1 

1.4764 

(18°C) 

[203] 

0.344 

(20°C) 

[203] 

5.935 

[203] 

2.67 

[203] 

2.25 

[204] 

5.68 – 6.10 

[203] 

2.48 

[203] 

Акустический импеданс 

для продольных волн, 

МПа1с1м-1 

1.4743 0.414 13.06 3.18 4.01 44.9 – 48.2 2.36 

Скорость сдвиговых 

волн, км1с-1 
– – 

3.74 

[203] 

1.12 

[203] 

1.41 

[204] 
  

Коэффициент 

поглощения продольных 
волн, м-1 

(F – частота, МГц) 

0.025·F2 

(20°C) 
[203] 

18.5·F2 
[203] 

(0.07 – 0.123)·F 
[203] 

25·F 
[203] 

  
52·F 
[203] 

Коэффициент 

температуропроводности, 

мм2с-1 

0.143 

(25°C) 

19 

(27°C) 
   3.35 – 4.2  

Удельная теплоемкость 

при постоянном 

давлении, кДж1кг-1К-1 

4.183 

(20°C) 

1.007 

(27°C) 

[203] 

0.89 

(20°C) 

[203] 

1.50 

(27°C) 

[203] 

  

2.5 

(20°C) 

[203] 

Температурный 

коэффициент объемного 

расширения, 10-5 К-1 

18.2 

(20°C) 

[203] 

367 

[203] 

1.35 

(27°C) 

[203] 

21.3 – 26.4 

(20°C) 

[203] 

24 – 36 

[203] 

3 – 5 

[203] 

~60 

[203] 

Показатель адиабаты, 𝛾 1.0036 
1.4 

(20°C) 
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