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超音波ビームフォーミングにおける 2値化信号から算出する低演算量の一般化コ
ヒーレンスファクタ

久津　将則1，2 森　　翔平3 荒川　元孝2，3 金井　　浩2，3

抄　　録
目的：一般化コヒーレンスファクタ （generalized coherence factor : GCF） を指標としたコヒーレンスに基づいたビー
ムフォーミング （coherence-based beamforming : CBB） では，サイドローブによる不要信号を低減でき，優れたコ
ントラスト対雑音比 （contrast-to-noise ratio : CNR） が得られる．しかし，超音波診断装置の標準的なビームフォー
ミングである整相加算 （delay and sum: DAS） に比べると，演算量が大きくなるという課題がある．本研究では，
GCFの演算量を大きく低減する手法を提案した．方法：我々が以前に提案した GCFrealでは，従来の GCFにおける，
プローブの各素子の受信信号に対する解析信号の生成を省略し，演算量を低減できる．本研究の提案法 （GCF 
estimated from binarized signals : GCFB） では，さらに各素子の受信信号を 2値化し，2値化信号から GCF値を算出
することで，必要な乗算と加算の回数を大幅に低減する．結果：シミュレーションによって生成した各素子の受信
信号と，超音波診断装置でファントムから取得した受信信号を用いて，GCFBと GCFreal の値を比較した．また，
これらの値を用いた CBBから得られる Bモード像の画質を評価した．GCFrealに比べ，GCFBでは不要信号の低減
効果が優れていたが，一方で一様散乱媒質の輝度を低減させる傾向が見られた．CNR向上効果は，両手法でほぼ
同等となった．結論：GCFBでは，DASに対して優れた CNR向上効果が得られた．GCFrealと GCFBの CNR向上
効果の優劣については，観測対象に依存する可能性があるが，本研究の条件下では，GCFrealと GCFBで同程度の
性能が得られた．GCFBは信号の 2値化により演算量を大幅に低減できるため，臨床で用いる診断装置への応用が
期待できる．
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Abstract
Purpose : In coherence-based beamforming （CBB） using a generalized coherence factor （GCF）, unnecessary signals 
caused by sidelobes are reduced, and an excellent contrast-to-noise ratio （CNR） is achieved in ultrasound imaging. 
However, the GCF computation is complex compared to the standard delay-and-sum （DAS） beamforming. In the present 
study, we propose a method that significantly reduces the number of GCF computations. Methods : In the previously 
proposed GCFreal, generation of the analytic signal for each element in the conventional GCF could be omitted. 
Furthermore, in GCF estimated from binarized signals （GCFB） proposed in the present study, the GCF value is 
calculated after the received signal of each element is binarized to reduce the computational complexity of the GCF. 
Results : The values of GCFB and GCFreal estimated from simulation and experimental data were compared. We also 
evaluated the image quality of B-mode images weighted by GCFB and GCFreal. Compared with GCFreal, GCFB was 
superior in reducing unnecessary signals but tended to reduce the brightness of the diffused scattering media. The CNR 
improvement was comparable for both methods. Conclusion : Generalized coherence factor estimated from binarized 
signals exhibits excellent CNR improvement compared to DAS. CNR improvements yielded by GCFB and GCFreal may 
depend on the observation target; however, under the conditions of the present study, comparable performances were 
obtained. Because GCFB can significantly reduce the computational complexity, it is potentially applicable in clinical 
diagnostic equipment.
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1．は じ め に

　超音波診断装置の標準的なビームフォーミング技
術である整相加算（delay and sum: DAS）では，サ
イドローブ成分によって，所望位置外からの不要な
信号成分が残留する．この不要信号は Bモード像
においてアーチファクトやコントラスト低下の要因
となる．サイドローブ成分を低減させる一般的な手
法として，各素子の受信信号にあらかじめ設定され
た窓関数で重み付けるアポダイゼーションが用いら
れるが，方位分解能や信号対雑音比（signal-to-noise 
ratio : SNR）が犠牲となる1）．特に深部の受信点に
対しては，SNRの低下を防ぐためにアポダイゼーショ
ンが適用されない（全素子の重みを 1にする）場合
が多い．
　受信信号に含まれる不要信号を低減させる方法と
して，様々な適応型ビームフォーミングが提案され
ている2-4）．その中でも演算量が少なく，またサイ
ドローブ起因の不要信号の低減に効果的な手法とし
て，コヒーレンスに基づいたビームフォーミング
（coherence-based beamforming : CBB）5-12）が提案され
ている．CBBでは，受信信号間のコヒーレンス性
を数値化したコヒーレンスファクタ（coherence 
factor : CF）5，13，14）等を整相加算後の信号に重み付け
ることにより，不要信号が支配的な画素の輝度値を
低減する． 
　生体の Bモード像には，多数の散乱体からの音
波が干渉することによってスペックル15，16）が発生す
る．スペックルは，生体の構造とは直接関係がない
輝度値の変動である．超音波画像による診断では，
微細な輝度変化から病変を診断することも多く，ス
ペックルはコントラストの性能を示すコントラスト
対雑音比（contrast-to-noise ratio : CNR）17）を低下さ
せ，診断を妨げる．CBBの適用においても，不要
信号の低減効果だけでなく，CNRにも重視する必
要がある．CBBに用いられる指標の 1つである一
般化コヒーレンスファクタ（generalized coherence 
factor : GCF）6，7，18）は，一様散乱媒質の描出を重視し
た指標であり，他の指標に比べて CNRが非常に優
れている19）．
　近年，FPGA（field programmable gate array）や
CPU（central processing unit），GPU（graphics 
processing unit）等の高性能化によって，CBBを含
めた高性能なビームフォーミングがリアルタイムで

実現可能となっている20，21）．また，送信ダイナミッ
クフォーカスを実現する送信開口合成（synthetic 
transmit aperture : STA）22-27）も市販の装置で実現でき
るようになった．しかし，STAでは，1回の送信に
対して DASの数十倍の受信ビーム，または受信サ
ンプル点の整相加算処理が必要なため，STA に
CBBを導入するためには，より演算量の少ない技
術が求められる．また一方で，超音波診断装置の小
型化，携帯化も進んでおり，このような機種におい
ても，限られた演算能力で高画質化を実現するため
には，CBBの演算量の低減が求められる．CBBの
演算量を低減することによって，より広いレンジの
機種で，高画質化を展開できるようになる．
　本研究では，CBB に用いられる指標のうち，
CNRが他の指標より優れている GCF6）の演算量低
減を目的とする．GCFでは，各素子の受信信号に
ついて解析信号を生成する必要があり，また各サン
プル点について，素子方向に離散フーリエ変換
（discrete Fourier transform: DFT）する必要があるた
め，標準的なDASに比べると演算量が増加する．我々
はこれまでの研究において，解析信号の生成を省略
し，実数信号から GCF値を算出できることを示し
た28）．本研究では，さらに入力実数信号を 2値化す
ることによって GCF値算出の演算量を大幅に低減
できる手法を提案する．また，2値化信号を用いる
ことにより発生する従来 GCFとの性能差を検証し，
提案法の妥当性を評価する．

2．従 来 手 法

　Fig. 1（a）に GCFを用いた CBBの全体構成図
を示す．プローブに配列された素子のうち，超音波
診断装置本体に接続されるチャネル数分の受信信号
を用いて整相加算処理を行う．各チャネルの受信信
号は，A/Dコンバータ（ADC）により，時間方向
に離散化されたデジタル信号に変換され，焦点から
の信号の位相が一致するように遅延量が与えられた
後，加算される．GCFは遅延処理の後，加算され
る前の受信信号から算出され，整相加算後の信号
x in（n, l）に対する重み付けの係数として用いられ
る6）．ここで，nは時間方向のサンプル番号，lは走
査線番号を表す．この重み付けによって，x in（n, l）
に不要信号が含まれる場合には抑圧され，信号 xout

（n, l）として出力される．この処理は各受信焦点位
置（n, l）に対して適用される．ただし，GCFは高
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輝度散乱体の近傍では極端に小さくなり，そのまま
重み値として使用すると，周囲の一様散乱媒質の輝
度を過度に低減させ，低輝度アーチファクト29）が発
生する．そのため，Bモード像に GCFを適用する
には低減効果を調整する必要があり，本研究では，
符号化コヒーレンスファクタ（sign coherence 
factor : SCF）8）と同様に，指数 pを導入して式（1）
のように重み付ける．

（1）

この p乗による調整は，Fig. 1（a）のルックアッ
プテーブル（look-up table : LUT）によって実現さ
れ，低輝度アーチファクトを抑えるために p < 1と
設定すると，GCF（n, l）と［GCF（n, l）］pの関係は
Fig. 1（b）のようになる．
　次に GCFの算出について説明する．GCFは，素
子に対応するチャネル番号 m （m = 0, 1, …, M－1）
の受信信号から生成した解析信号 I（m,n, l）＋ jQ
（m,n, l）に対して，m方向の DFTから得られる S IQ 

（k,n, l）を用いて，式（2）から算出される6）．

（2）

kはm方向の周波数に対応した番号であり，受信チャ
ネル数Mが偶数の場合，k =－K,－K＋1,…, 0,…, K
－1 （K = M / 2）である．GCFは，全周波数成分の
パワー値（分母）と［－K0, K0］で示される直流近
傍成分のパワー値（分子）の比である．式（2）に
よるGCF算出の構成図をFig. 2（a）に示す．各チャ
ネルにおける解析信号の生成は n方向の高いサンプ
リング周波数においてミキサまたはローパスフィル
タ（low pass filter : LPF）等の処理が必要となるた
め，これらを全チャネルの信号に適用すれば演算量
が格段に増加する．そこで我々は，解析信号の生成
を省略して実数信号から GCF値を算出する手法を
提案した28）．解析信号の生成を省略し，実数信号か
ら GCF値を算出すると，その代償として受信信号
の周波数に対して 2倍の周波数成分が n方向に発生

Fig. 1　（a） コヒーレンスに基づいた受信ビームフォーミングの構成図と（b） LUTの入出力
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する．この成分を LPFによって除去することによ
り得られる GCFrealは，式（2）の GCFと同等の値
となることを示した．GCFrealは，式（2）で解析信
号 I（m,n, l）＋ jQ（m,n, l）を実数信号 s（m,n, l）に，
S IQ（k,n, l）を s（m,n, l）の m方向に対する DFTで
得られるフーリエ係数 S（k,n, l）に置き換え，分子，
分母それぞれに対して n方向に LPFを追加するこ
とにより，

（3）
で表される．式（3）は，LPFとして係数 fLPF（h）, （h =
－N f…N f）の有限インパルス応答フィルタを用いた
場合を示している．

3．提 案 手 法

3. 1　2値化信号から算出する一般化コヒーレンス
ファクタ（GCFB）
　本研究では，解析信号の生成を省略して GCF値

を算出する式（3）に対して，さらに演算量を削減
する手法を提案する．入力実数信号 s（m,n, l）に対
して

（4）

と 2値化し，u（m,n, l）の m方向に対する DFTを

（5）

で表す．u（m,n, l）は 1または－1であるため，式（5）
は複素指数関数の加減算で算出できる．式（3）の
s（m,n, l）を u（m,n, l）に，S（k,n, l）を U（k,n, l）
に置き換え，

（6）
とすると，分母については，| u（m,n, l）|2 = 1より固
定値となるため，LPFを省略でき，

Fig. 2　（a） 従来の GCFと （b） GCFB算出の構成図
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（7）
となる．GCFBでは，（ⅰ）式（5）の DFTが加減
算のみで算出できること，（ⅱ）式（6）の分母の加
算と LPFが省略できること，（ⅲ）式（7）の除算
を固定値 1 /M 2の乗算に置き換えられること，によっ
て GCFrealよりも演算量を削減できる．式（7）から
GCFB を算出する構成は Fig. 2（b）で表され，
Fig. 2（a）に示す従来 GCFの構成に比べて簡素化
される．

3. 2　GCF, GCFreal, GCFBの演算量の比較
　空間的な 1 サンプル当たりについて，GCF，
GCFreal ，GCFBの算出に必要な乗算，加算の回数を，
Table 1に処理別に示す．ここでは，式（3）または
式（7）で用いる LPFと従来 GCFで必要なヒルベ
ルト変換のフィルタの次数が同じ 2 N fと仮定した
場合で示している．また，GCFreal ，GCFBでは，
実数信号の周波数スペクトルの正負対称性から，正
側のみの周波数成分を算出する場合を示している．
各手法の演算量の例として，チャネル数 M = 96，
直流近傍範囲 K 0 = 1，ヒルベルト変換または LPF
の次数 2 N f = 20とした場合を示す．GCFrealは GCF
に対して，乗算，加算回数ともに 1 / 6程度になる．
さらに GCFBでは GCFreal に対して，乗算回数が
1 / 20以下となっている．また GCFBでは，式（7）
の除算が 1 /M 2の乗算に置き換えられることにより，
Table 1からさらに演算量を低減できる．このよう
な演算量の低減により，特に ASIC （application 
specific integrated circuit）や FPGAでは回路規模を
小さくできる．ただし，その低減量は使用するコン
パイラのアルゴリズムやプロセッサの構成にも依存

する．
　一般的にサイドローブ成分を低減するために用い
られるアポダイゼーションでは，各チャネルの信号
に対して窓関数を用いて重み付けるためチャネル数
分の乗算が必要となるが，GCFBはこれよりも少な
い乗算回数で実現できる．
　また，GCFにおける解析信号の生成に，ヒルベ
ルト変換ではなく直交検波を用いる場合では，ミキ
サの乗算や，実部（I），虚部（Q）に対する LPFが
必要となり，この部分の演算量は増加する．その代
わりに，その後の処理のサンプリングレートを低下
させることにより，演算量を低減できる．しかし，
ヒルベルト変換と直交検波のどちらを用いても，そ
れらの演算量は，後続のGCF算出部に比べて大きい．
したがって，解析信号生成を省略する方が全体の演
算量は少なくなる28）．また，2次サンプリング法によっ
ても，低演算量で近似的に解析信号を生成できるが，
ADCのサンプリング周波数が制限され，広帯域送
信では重大な誤差が発生するため30），本研究では考
慮しない．

4．評 価 方 法

4. 1　GCFrealと GCFBの比較
　提案法で用いる信号の 2値化は特殊な処理である
ため，U（k,n, l）と S（k,n, l）の関係を一般的に示
すことは困難であり，2値化処理が受信信号への重
み付けに与える影響の理論的考察は難しい．そこで
本研究では，GCFの効果として，サイドローブ成
分に起因する不要信号の低減効果と一様散乱媒質の
描出能に着目した．Fig. 3に示すように，
　（a ）1つの散乱体に対し，この散乱体の影響を受
ける周囲の受信焦点

　（b）一様散乱媒質中にある受信焦点

Table 1　GCF，GCFreal，GCFBの算出に必要な演算量

GCF GCFreal GCFB
Multiplication Addition Multiplication Addition Multiplication Addition

Hilbert transform                            M （2N f +1） 2MN f ─ ─ ─ ─
DFT                                                 4M （2K0 +1） 2 （2M‒1）（2K0 +1） 2M （K0 +1） 2 （M‒1）（K0 +1） ─ 2 （M‒1）（K0 +1）

Numerator in Eq. （2） or （3） or （7） 
（without LPF）

2 （2K0 +1） 4K0 +1 2 （K0 +1） 3K0 +1 2 （K0 +1） 3K0 +1

Denominator in Eq. （2） or （3） or 
（7） （without LPF）

2M+1 2M‒1 M+1 M‒1 ─ ─

LPF in Eq. （3） or （7） ─ ─ 2 （2N f +1） 4N f 2N f +1 2N f

Total （M =96, K0 =1, N f =10） 3,367 3,262 527 519 25 404
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について，シミュレーションで生成した各チャネル
の受信信号と，ファントムを計測対象として収集し
たチャネル RFデータを用いて，GCFreal と GCFB
の値を比較した．本研究では，GCFrealを比較対象
とすることで，2値化の影響を検証した．プローブは，
一様散乱媒質領域が多い腹部の観察に主に用いられ
るコンベックスプローブを対象とした．

4. 2　GCFrealとGCFBを適用した Bモード像の評価
　本研究では，以下に示すコントラストと CNR値
を用いて GCFrealと GCFBによって得られる Bモー
ド像のコントラスト性能を評価する．

（8）

（9）

μi, σiは各々領域 iにおける包絡線信号の平均値，
標準偏差を示す．本研究では，式（1）で示したよ
うに，整相加算後の信号に GCF値を重み付ける際， 
p乗によって重み付けの効果を調整する．GCFrealと
GCFBにおける，この調整係数を pGCFreal，pGCFBで
表す．強散乱体近傍において，低輝度アーチファク
トが発生しないように GCFrealの調整係数 pGCFrealを
決め，同領域において，GCFrealの平均値と GCFB
の平均値が等しい値となるように pGCFBを決めた．
これらで調整された両手法の信号値からコントラス
トと CNR値を算出した．

5．実 験 方 法

5. 1　シミュレーションによる RFデータの生成
　散乱体位置と受信焦点位置に依存して生じるチャ
ネル方向の信号変化を簡易的に模擬する．Fig. 3（a）
に示すように，コンベックスプローブ素子表面の曲
率の中心を基準とした極座標系（R+ r, θ）をとる．
ここで，Rはコンベックスプローブの曲率半径を示
し，rはプローブ素子表面からの距離を示す．また，
θはプローブ鉛直方向を 0°とする．（R + rq, θq）に
番号 qの散乱体があり，l番目の走査線の方位角を
θf（l），受信焦点距離を r f（n）とした受信焦点座標
（R+ r f（n）, θf（l））について考える．r f（n）は時間方
向のサンプル番号 nを用いて，

（10）

で表される．ここで，f sは受信信号のサンプリング
周波数，cは音速を表す．伝搬時間と遅延時間を考
えるため，Fig. 3（a）に示すように，θ= 0°方向に
z軸をとり，プローブ表面を原点として方位方向を
x軸とした直交座標系に変換する．散乱体の座標（xq, 
zq），受信焦点座標（x f , z f）はそれぞれ，

（11）

（12）

Fig. 3　シミュレーションにおける受信信号生成の幾何系．
（a） 1散乱体の周囲の受信焦点．（b） 一様散乱媒質中の受
信焦点
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で表される．散乱体（xq, zq）からの受信信号に対し，
整相処理した信号を，

（13）
で表す．ここで， 

（14）

は中心周波数 f0，－6 dB帯域幅σのガウシアンパ
ルスである．また，

（15）
は送信素子番号 mT（=Ms, Ms + 1,…, Me）の素子か
ら送信された音波が，散乱体（xq, zq）で反射され，
受信素子番号mで受信されるまでの伝搬時間を表し，

（16）

は，番号 mT の素子に与えられる送信遅延時間と，
番号mの素子に与えられる受信整相時間の和を示す．
（x e（m）, z e（m））は素子番号 mの素子座標を表す．
r f Txは送信焦点距離を示し，送信焦点の方位角は受
信焦点と同じθf（l）とする．直交座標系における
送信焦点座標（x f Tx, z f Tx）は，

（17）

で表される．Fig. 3（b）のように，一様散乱媒質
中の受信焦点における信号を生成する場合，位置の
異なる Q個の散乱体からの受信信号を重ね合わせ
ることにより，整相後の受信信号

（18）

を生成する．実数信号 s sim（m,n, l）を式（3）の
s（m,n, l）に代入することで，GCFrealを算出する，
また，ssim（m,n, l）を式（4）の s（m,n, l）に代入し，
式（7）から GCFB値を算出する．このシミュレー
ションでは，無エコー領域からの受信信号はすべて
振幅値 0となる．このとき，式（4）に従うと信号
値がすべて + 1となり，GCFrealと GCFBの値が大
きくなる．これを避けるため，式（14）のガウシア
ンパルスの振幅に対して，最大－40 dBの不規則雑
音を各チャネルの信号に加えた．また，シミュレー
ションでは，後述する実データ収集条件（Table 2）
と同じ設定とした．ガウシアンパルスの中心周波数
f0，－6 dB帯域幅σについては，実データの受信信
号に合わせて，それぞれ 3 MHz，1. 5 MHzとした．

5. 2　実験による RFデータの取得
　超音波用多目的ファントム 403GS-LE （Gammex, 
WI, USA）を計測対象として，超音波診断装置
Prosound α10 （Hitachi, Tokyo, Japan）を用いて RF
データを収集した．本実験では，チャネル数M = 96
とした．収集には，コンベックスプローブ（UST-
9130，中心周波数 3. 5 MHz，曲率半径 60 mm，素
子ピッチ 0. 38°）を用いた．本計測では，視野角 60°
の範囲に対して 312の受信走査線から画像を形成し
た．また，走査線を形成するための送信および受信
開口は，走査線の位置が中心になるように設定した．
RFデータ取得時の送受信条件を Table 2に示す． 

6．結 果

6. 1　1散乱体周辺の GCFrealと GCFBの比較
　本研究では，以前の検討28）において不要信号の低
減に適していた K0 = 1の条件ですべての検証を行っ
た．Fig. 4にシミュレーションデータの結果を示す．
（xq, zq）=（0, 46. 2 mm）に 1つの散乱点がある場合
に，縦軸を深さ r f（n），横軸を受信焦点の角度θf（l）
としたときの，DAS，GCFreal，GCFBの値を Fig. 4

Table 2　シミュレーションと実験データ取得条件

Parameter Value
Transmit
　Number of element 76
　Focus depth ［mm］ 105
　Apodization function Hamming
　Center frequency ［MHz］ 5
　Band width ［MHz］ 3
Receive
　Number of element 96
　Sampling frequency ［MHz］ 20
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（a） - （c）にそれぞれ示す．ただし，θf（l）につい
ては，正負で対称の結果となるため，正側の角度の
みを示した．DASについては，包絡線の振幅値を
dB表示した．同様に，Fig. 4（d） - （f）には，（xq, 
zq） = （0, 65. 8 mm）に，Fig. 4（g） - （i）には，（xq, 
zq） = （0, 85. 3 mm）に 1つの散乱点がある場合の
DAS，GCFreal，GCFB の 値 を 示 す．GCFreal と
GCFBはコヒーレンスを示す値であるため，振幅値
を示す DASよりも深さ方向に広い範囲で大きい値
となる．Fig. 4（a）, （b）から，サイドローブによっ
て DAS値が上昇する領域において，GCFrealでも同
様に振幅値が上昇していることがわかる．これに対
し，Fig. 4（c）の GCFBではそのようなサイドロー

ブ成分の影響はほとんど見られなかった．いずれの
深さの散乱体［Fig. 4（d） - （i）］においても同様の
傾向が見られた．これらの結果は，GCFrealよりも
GCFBの方が，サイドローブ成分による不要信号を
低減する効果が優れていることを示唆している．
　Fig. 4（ j）は，Fig. 4（b）の破線 1で示す点散
乱体深さにおけるGCFrealとGCFBの値を示す．θf（l）
< 0. 5°では，チャネル間の位相がおおよそ揃ってい
る，または緩やかに変化するため，GCFreal，GCFB
はともに 1に近い値となったが，GCFBは GCFreal

よりも値が 0. 2程度低下する部分も見られた．これ
は信号の 2値化によってチャネル方向に高周波数成
分が発生するためである．また，θf（l）= 0. 4°周辺

Fig. 4　シミュレーションデータにおける散乱体周辺の GCFreal と GCFB の比較．r =46.2 mm の散乱体周辺の （a） DAS, 
（b） GCFreal，（c） GCFB．r =65.8 mmの散乱体周辺の （d） DAS, （e） GCFreal，（f） GCFB．r =85.3 mmの散乱体周辺の （g） DAS, 
（h） GCFreal，（i） GCFB．（j） （b）に示す破線 1におけるGCFrealとGCFB．（k） （b）に示す破線 2におけるGCFreal とGCFB．（l） （b）
の矢印で示す位置における s（m,n, l）と u（m,n, l）
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では，k = 1に信号成分が集中することによって，
GCFreal と GCFB 値が増加した．θf（l）> 1°では，
GCFrealはほぼ 0となったが，GCFBでは 2値化の
影響により，小さい値で変動した．Fig. 4（k）は，

Fig. 4（b）の破線 2 に示す深さにおける GCFreal, 
GCFBの値を示している．GCFrealは，サイドロー
ブの影響によりθf（l）が 0. 5°から 2. 0°の範囲にお
いてGCFBよりも高い値となった．また，Fig. 4（b）

Fig. 5　実験データにおけるワイヤ周辺の GCFrealと GCFBの比較．（a） 取得データから構築した Bモード像．r =46.2 mmに
あるワイヤ周辺の （b） GCFrealと（c） GCFB．r =65.8 mmにあるワイヤ周辺の （d） GCFrealと（e） GCFB．r =85.3 mmにある
ワイヤ周辺の （f） GCFrealと（g） GCFB．（h） （b）に示す破線 1における GCFrealと GCFB．（i） （b）に示す破線 2における
GCFrealと GCFB．（j） （b）の矢印で示す位置における s（m,n, l）と u（m,n, l）
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に矢印で示すサイドローブの影響を受ける位置にお
ける，チャネル方向の実数信号 s（m,n, l）と 2値化
信号 u（m,n, l）を Fig. 4（ l）に示す．ここでは，
両信号のパワー値が同じになるように，u（m,n）の
振幅値を正規化して示している．GCFrealの算出に
用いる s（m,n, l）では，m > 60のチャネルで散乱体
からの受信信号が支配的となっており，この影響で
GCFreal値は高い値となり，サイドローブを十分に
低減できていないと考えられる． 
　Fig. 5（a）は実験で収集した RFデータから構築
した Bモード像であり，黄色の四角で囲んだ 3つ
のワイヤ周辺における GCFrealと GCFB値を Fig. 5

（b） - （g）に示す．それぞれのワイヤを通過する走
査線を基準（0°）とした方位角θ′f（l）を用いて，
縦軸を深さ r f（n），横軸を方位角θ′f（l）として示し
ている．Fig. 5（b）, （c）は r = 46. 2 mm，Fig. 5（d）, 

（e）は r = 65. 8 mm，Fig. 5（f）, （g） は r = 85. 3 
mmにあるワイヤ周辺の GCFrealと GCFB値を示す．
　Fig. 5（h）は，Fig. 5（b）に示す破線 1の GCFreal

と GCFBを示しており，シミュレーション結果と
同様に，コヒーレンス性の高いθf（l）< 0. 5°では，
GCFBはGCFrealよりも若干低い値となった．また，
1°<θf（l）< 3°では，GCFrealがほぼ 0となった．こ
の値を用いて DAS後の信号に重みを付けると，振
幅が過剰に低減され，低輝度アーチファクトが発生
する．これに対し，GCFB では，この部分で
GCFrealよりも若干大きい値となり，低輝度アーチファ
クトの発生が抑制される結果となった．Fig. 5（b）
の破線 2における GCFrealと GCFBを Fig. 5（ i）に
示す．0. 5°<θf（l）< 1°において，サイドローブ成
分の影響によって GCFrealが大きいことが実験デー
タでも確認できる．Fig. 5（b）の矢印で示すサイ
ドローブの影響を受ける位置の実数信号 s（m,n, l）
と 2 値化信号 u（m,n, l）を Fig. 5（ j）に示す．
Fig. 4（ l）と同様に，両信号のパワー値が同じに
なるように，u（m,n, l）の振幅値を正規化して示し
ている．シミュレーションと同様に，GCFrealでは
端部（m > 70）のチャネルでワイヤからの受信信号
が支配的となった．

6. 2　一様散乱媒質中の GCFrealと GCFBの比較
シミュレーションデータにおいて，一様散乱媒質中
の受信焦点における GCFreal，GCFB値を Fig. 6（a）
に示す．散乱体密度を 100 /mm2 と，波長（0. 5 

mm）に対して十分密に散乱体を発生し，散乱体の
配置を変えて 100回繰り返した結果の平均値を示し
ている．深さによって GCFreal，GCFB値は変化し，
送信焦点の深さ（105 mm）付近で大きくなった．
これは，送信ビーム幅が狭いほど，受信焦点付近の
散乱体の影響が支配的となり，チャネル間のコヒー
レンス性が高くなるためである．また，GCFBは
GCFrealよりも小さく，この値を重み値として用い
ると，GCFBでは GCFrealに比べて一様散乱媒質の
輝度を低下させる．
　Fig. 6（b）に，一様散乱媒質中の r f（n）= 100 
mmにおいて，各受信チャネルに与える雑音の振幅
を変化させた場合の GCFreal，GCFB値をそれぞれ
示す．雑音の振幅は，雑音がない場合における
DASの平均振幅値を 0 dBとして算出した．雑音が
大きくなるほど，GCFrealとGCFBの値は小さくなり，
また両者の差も小さくなった．
　次に実験データの結果を示す．Fig. 6（c）はファ
ントムで収集した RFデータから DASで構築した
Bモード像であり，黄色の楕円で示す各深さの領域
ごとに算出したGCFreal, GCFBの平均値をFig. 6 （d）
に示す．シミュレーション結果と同様に，GCFB値
は GCFreal に比べて小さい値となった．また，
GCFreal，GCFBの値が小さければ両者の差も小さく
なることも確認できる．実験データでは，減衰によっ
て深部ほど SNRが低下するため，Fig. 6（a）のシ
ミュレーション結果に比べると GCFrealと GCFB値
は小さく，また送信焦点より手前の 85 mmで最大
となった． 

6. 3　Bモード像とコントラスト性能
　収集した実験データから構築した DAS と，
GCFreal，GCFBを用いた CBBによる Bモード像を
Fig. 7（a） - （c）にそれぞれ示す．表示のダイナミッ
クレンジは 80 dBとした．GCFrealにおいて，Fig. 7（a）
の矢印で示すワイヤ周辺に低輝度アーチファクトが
発生しないように pGCFrealを調整し，pGCFreal = 0. 2と
した．このときのワイヤ近傍領域における GCFB
の平均値が GCFrealの平均値と同程度の値になるよ
うに pGCFBを調整し，pGCFB = 0. 26とした．Fig. 7（b）, 

（c）はこれらの p値を用いて調整した画像である．
また，Fig. 7（b）に黄色の四角で示す領域について，
距離方向に平均した各画像の方位方向輝度プロファ
イルを Fig. 7（d）に示す．GCFreal，GCFBでは，
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DASに比べて一様散乱媒質の輝度値が低下してい
るが，それ以上に，不要信号低減効果によって無エ
コー部の輝度値が大きく低下しており，コントラス
トが向上していることがわかる．Table 3に，Fig. 7

（a）に示す赤と黄の関心領域をそれぞれ領域 1，2
とした場合と，緑と黄の関心領域をそれぞれ領域 1，
2とした場合について，式（8），（9）から算出した
各画像のコントラストと CNRを示す．GCFreal，
GCFBでは，コントラスト，CNRがともに DASよ
り優れており，同程度のコントラスト向上効果が得
られた．

7．考 察

　GCFBが GCFrealよりも優れている点について考
察する．Fig. 4（ l）, 5（ j）のような信号では，
m = 90付近で受信された強散乱体からの信号が支
配的となることにより，受信焦点には散乱体がない
にも関わらず，DAS値が大きくなった．これがサ
イドローブ成分である．この場合，直流成分が大き
くなることから，式（3）の分子も大きくなるため，
GCFrealは DASと同様に大きい値となる．しかし，
2値化信号 u（m,n, l）から算出される GCFBでは，
信号の振幅値は考慮されず，より多くのチャネルで
受信される信号が支配的となる． Fig. 4（ l）の例
においては，受信焦点には散乱体が存在しないため，
散乱体からの信号ではない m < 60の信号はすべて
雑音成分である．GCFBでは 2値化しているため，
これらの雑音信号が支配的となる．m = 90付近の
散乱体からの信号は受信チャネル数が少ないため，

Fig. 6　一様散乱媒質中の GCFreal と GCFB の比較．（a） シミュレーションデータにおける一様散乱媒質中の GCFreal と
GCFB．（b） 雑音の振幅に対するGCFrealとGCFBの変化．（c） 実験データにおけるGCFrealとGCFBの算出領域．（d） 実験デー
タにおける一様散乱媒質中の GCFrealと GCFB

Table 3　各手法による Bモード像のコントラストと CNR値

DAS GCFreal GCFB
Region 1 : red Contrast ［dB］－13.9 －17.7 －17.9
Region 2 : yellow CNR 2.47 2.87 2.92
Region 1 : green Contrast ［dB］－5.2 －7.9 －7.8
Region 2 : yellow CNR 0.98 1.38 1.35
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その影響は相対的に弱くなる．その結果，DASで
サイドローブ成分が生じた位置において，振幅が考
慮される GCFreal よりも GCFB値は小さくなる．
Fig. 5（ j）のように，受信焦点が一様散乱媒質中
にある場合では，一様散乱媒質からの信号はすべて
のチャネルで受信されるが，受信焦点と異なる位置
にあるワイヤからの信号を受信するのは一部のチャ
ネルであるため，算出される GCFB値は一様散乱
媒質の影響を強く受け，相対的にサイドローブ成分
の影響を抑えることができる．以上より，サイドロー
ブによる信号の輝度値が，受信焦点の本来の輝度値
よりも大きく，不要信号となる場合では，GCFBは
GCFrealに比べて低減効果が優れている．
　同様に，低輝度アーチファクトが発生しやすい強
散乱体近傍においても，振幅値を 2値化する GCFB
では，焦点と異なる位置にある強散乱体からの信号
よりも焦点からの信号の影響が強くなるため，
GCFrealほどの顕著な値の低下は発生しない．したがっ

て，GCFBは GCFrealよりも低輝度アーチファクト
の発生も抑えられる．
　以上より，GCFBは GCFrealよりも不要信号の低
減効果が優れており，かつ，低輝度アーチファクト
の発生も抑えることができる．広帯域信号であるほ
ど，強散乱体からの信号を受信するチャネルが少な
くなるため，この傾向が強くなる．この特長は，計
測対象によらず，一般的に成り立つ．
　次に，GCFBが GCFrealよりも劣る点について考
察する．Figs. 4（ j）, 5（h）で見られるように，受
信焦点位置と散乱体位置が一致するθf（l）= 0°付近
では，GCFB，GCFrealともに 1に近い値となる．し
かし，受信焦点位置と散乱体位置がわずかに異なる
θf（l）= 0. 3°付近では，チャネル方向の信号に若干
の位相変化が生じる．この信号を 2値化することに
よりチャネル方向の周波数スペクトルには高周波成
分が発生するため，GCFBは GCFrealよりも小さい
値となる．このようなわずかな位相変化がある場合

Fig. 7　（a） DAS，（b） GCFreal，（c） GCFBを適用した Bモード像．（d） （b）に四角で示した領域における方位方向輝度プロファ
イル
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でも GCFが大きな値となり輝度を維持できること
が GCFの長所であるが，GCFBではこのような信
号を低減する恐れがある．しかし，GCFにおいて
低輝度アーチファクトを発生させないように p < 1
で調整すると，Fig. 1（b）のように GCF値が大き
い値ほど GCF値の変化に対する［GCF（n, l）］pの
変化は小さくなる．したがって，コヒーレンス性の
高い信号においては，GCFBと GCFreal値に多少の
差が生じても，p（< 1）値で調整された後の両者の
差は小さくなり，画質への影響は小さい．
　同様に，一様散乱媒質からの信号においても，散
乱波が干渉し合った結果，チャネル方向について位
相変化が発生する傾向があり6），2値化によって高
周波成分が増加する．これによって，Fig. 6（a）, （d）
に示すように，GCFBは GCFrealよりも小さい値と
なり，輝度を低減する恐れがある．一様散乱媒質に
おける GCFBは強反射体位置での GCFBほど大き
くないため，p値によって調整しても Fig. 7（d）
のように輝度値が低下する．
　上述のように，サイドローブによる不要信号の低
減効果については，GCFBは GCFrealよりも優れて
いるが，その一方で，一様散乱媒質の輝度値も低下
させる．結果的に，Table 3に示すように一様散乱
媒質と低エコー領域から算出されるコントラスト，
CNRは，GCFrealと同等となった．コントラスト，
CNRについては，一様散乱媒質における輝度低下
量と不要信号の低減量に依存するため，GCFBと
GCFrealの優劣は観測対象に依存すると考えられる．
　また，GCFによる重み付けは不要な信号を低減
する処理であるため，DASよりも空間分解能が劣
ることはないが，雑音成分も低減するため，空間的
な高周波数成分が抑圧された印象を与える可能性が
ある．
　本研究では，2 値化の影響に注目するため，
GCFrealを比較対象として検証，考察したが，GCF
と GCFrealは同等の値であるため28），GCFと GCFB
を比較しても同様の結果となると考えられる．コヒー
レンスファクタの 1つである SCF8）では，チャネル
方向の位相の分散値を示す位相コヒーレンスファク
タ（phase coherence factor : PCF）8）に対して，信号
の位相を 0°と 180°に 2極化して算出する．この場
合，本提案法と同様に，2値化信号の平均値から位
相の分散値が算出される．2値化信号の平均値から
分散値を算出する過程は，数値の調整（p乗のよう

な値の変換）と同等の処理と考えられるため，SCF
と GCFB（K0 = 0）は同じ手法と言える．これらの
関係についてまとめると，Table 4のようになり，2
値化信号を用いる SCF は GCFB の特殊な場合
（K0 = 0）である．GCFでは，直流近傍成分（K0 > 0）
までを評価対象とすることで一様散乱媒質において
値のばらつきが抑えられ，CFや SCFに比べて優れ
た CNRが得られる．この効果は GCFBでも同様に
得られる．

8．結 論

　本研究では，GCFの演算量低減を目的とし，入
力実数信号を 2値化した手法 GCFBを提案した．
不要信号低減効果と一様散乱媒質の描出能に注目
し，シミュレーションと，ファントムを計測対象と
した実験データを用いて，提案法の妥当性を検証し
た．その結果，従来法，提案法ともに DASよりも
優れたコントラスト性能が得られた．従来法と提案
法のコントラスト向上効果の優劣については計測対
象に依存する可能性があるが，本研究の条件下では，
従来法と提案法で同程度の性能が得られた．提案法
は信号の 2値化により演算量を大幅に低減できるた
め，臨床で用いる診断装置への応用が期待できる．
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