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Актуальность. в настоящее время ведется изучение новых и адаптация уже существующих методов лучевой диагно-
стики для оценки физиологических параметров легких. Необходимы дальнейшие исследования методики трехмерной 
сверхбыстрой магнитно-резонансной томографии легких в качестве нового диагностического метода, позволяющего 
оценивать региональные количественные параметры перфузии в легочной ткани. 
Цель исследования — оценить региональные различия в количественных параметрах легочной перфузии у 10 добро-
вольцев, не имеющих признаков интерстициального поражения легких по данным компьютерной томографии, а также 
клинико-лабораторным данным.
Материалы и методы. Проведено обследование 10 добровольцев без признаков интерстициального поражения лег-
ких с применением трехмерной сверхбыстрой динамической контрастной магнитно-резонансной томографии на базе 
градиентных 3D-т1-взвешенных изображений. На основе динамических серий изображений получены значения PBF 
(скорость кровотока), PBV (объем кровотока) и MTT (среднее время пассажа) для выбранных областей интереса. для 
вычислений использовали входную артериальную функцию AIF, а также кривые зависимости интенсивности от времени. 
Результаты. Значения PBF, MTT и PBV показали достоверные различия между центральными и периферическими от-
делами легочных долей. Математическая модель, использованная при количественной оценке регионарной легочной 
перфузии, позволяет использовать ее для определения достоверности значений PBF, MTT и PBV.
Заключение. трехмерная сверхбыстрая магнитно-резонансная последовательность позволяет количественно оцени-
вать перфузионные параметры для легочной ткани вне зависимости от физиологических особенностей механизмов 
кровоснабжения различных зон легких.
Ключевые слова: легкое; магнитный резонанс; Мр; перфузия; гадолиний; динамическое контрастное усиление.
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Background. Currently there is a high demand in reliable noninvasive diagnostic technique assessing the physiological 
parameters of the lungs. We are exploring the three-dimensional ultrafast MRI sequence as a novel diagnostic modal-
ity allowing the assessment of regional quantitative perfusion parameters in pulmonary tissue.
Aim. To assess regional differences in quantitative pulmonary perfusion parameters in 10 volunteers with no evidence 
of interstitial lung disease by computed tomography, clinical, and laboratory data. 
Materials and methods. 10 volunteers with no signs of interstitial lung disease were examined by three-dimensional 
ultrafast dynamic contrast-enhanced MR imaging using 3D T1-weighted images. The values of pulmonary blood 
flow  (PBF), mean transit time (MTT), and pulmonary blood volume (PBV) for the targeted regions of interest were 
calculated based on the dynamic image series. For calculations, arterial input function (AIF) was used, as well as the 
time-intensity curves.
Results. The values of PBF, MTT, and PBV showed statistically significant differences between central and peripheral 
sections of lungs. Provided model can be implemented for quantitative assessment of regional pulmonary perfusion 
allows it to be used to determine the reliability of PBF, MTT and PBV values. 
Conclusions. Three-dimensional ultrafast MRI sequence is a novel diagnostic modality allowing the assessment of  re-
gional quantitative pulmonary perfusion parameters in pulmonary tissue, regardless of physiological features of blood 
supply mechanisms in different lung regions.

Keywords: lung; magnetic resonance; MR; perfusion; gadolinium; dynamic contrast enhancement.

АКТУА ЛЬНОСТЬ
При легочных заболеваниях достаточно частым 

случаем становится сохранение кровотока при сни-
жении уровня вентиляции — так называемое пер-
фузионно-вентиляционное несовпадение [11]. Поэ-
тому важно оценить количественно характеристики 
перфузии и вентиляции, как в совокупности, так 
и по отдельности. Совокупные значения данных 
параметров оцениваются методом однофотонной 
эмиссионной компьютерной томографии, совме-
щенной с компьютерной томографией, (ОФЭКТ/КТ) 
с использованием меченых радионуклидом эри-
троцитов или макроагрегатов сывороточного аль-
бумина, Xe-133 и 15O-вода [31, 36–38, 43]. Однако 
оценка перфузии может быть проведена с исполь-
зованием двухэнергетической рентгеновской КТ 
с контрастным усилением [45]. Реализация обоих 
методов сопряжена с использованием ионизирую-
щего излучения, к тому же эти методы имеют отно-
сительно низкое временнóе разрешение, связанное 
с наличием «мертвого» времени детектора, отно-
сительно низким пространственным разрешением, 
и различное энергетическое разрешение детекторов 
ионизирующих излучений.

В настоящее время существует ряд исследова-
ний, описывающих возможности двумерной ди-
намической контрастной магнитно-резонансной 
томографии (МРТ) для оценки значений потока 
крови в легких PBF [17, 18, 25]. По сравнению 
с радиоизотопными исследованиями двумерный ди-
намический МР-метод с динамическим контрасти-
рованием обеспечивает более высокое временное 
и пространственное разрешение без использования 
ионизирующего излучения. Двумерный динамиче-
ский МР-метод представляет собой набор серий 
2D-Т1-взвешенных изображений. При этом изобра-

жения получают непрерывно в определенном ин-
тервале времени после введения контрастного пре-
парата. Данный метод позволяет оценить характер 
накопления в различные моменты времени. Однако 
с учетом требований к временному разрешению 
изображения имеют низкое соотношение сигнал/
шум и низкое пространственное разрешение. По-
мимо этих недостатков метод двумерной дина-
мической контрастной МР-визуализации в случае 
исследования легких не позволяет одновременно 
оценить регионарную легочную перфузию ввиду 
неоднородности поля, что способствовало дальней-
шему техническому развитию и усовершенствова-
нию данной методики [28].

На текущий момент появляются новые диагности-
ческие возможности МРТ, отвечающие различным 
физиологическим задачам и, как следствие, позво-
ляющие оценивать многие физиологические параме-
тры. Использование динамической серии трехмерных 
(3D) Т1-взвешенных последовательностей на основе 
градиентного эхо со сверхкороткими значениями TR 
и TE позволяет получать данные с необходимым 
временным и пространственным разрешением для 
построения перфузионных карт [32, 33].

В экспериментальных работах ряда исследовате-
лей [22, 29, 44] в качестве физиологической модели 
для расчетов была использована концепция первого 
пассажа контрастного препарата, хорошо зарекомен-
довавшая себя для оценки состояния центральной 
нервной системы при ишемических или объемных 
поражениях головного мозга. Особенность этих ра-
бот в том, что использование гамма-распределения 
не являлось допустимым при аппроксимации кри-
вой зависимости интенсивности сигнала от време-
ни. В ряде работ показано, что МР-перфузия легких 
с расчетом количественных параметров кровотока 
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достаточно эффективна, что было подтверждено 
на модели легочной эмболии свиньи [18, 19, 26].

В настоящем исследовании мы расширили 
эту апробированную двумерную методику до 
3D-сверхбыстрой динамической контрастной 
МР-визуализации у здоровых добровольцев.

Целью данного исследования была количествен-
ная оценка региональных различий параметров ле-
гочной перфузии у здоровых добровольцев мето-
дом 3D-сверхбыстрой динамической контрастной 
МРТ с расчетом значений легочного кровотока 
(pulmonary blood flow — PBF), среднего времени 
пассажа (mean transit time — МТТ) и объема ле-
гочной крови (pulmonary blood volume — PBV).

МАТЕРИА ЛЫ И МЕТОДЫ ИССЛЕДОВАНИЯ
3D-Динамическая контрастная МР-томогра-

фия [24] была выполнена 10 здоровым добро-
вольцам, без признаков перенесенной вирусной 
(COVID-19) пневмонии в анамнезе и на момент 
исследования без хронических заболеваний легких. 
Возраст пациентов на момент дебюта заболевания 
варьировал от 24 до 58 лет (средний возраст — 
38,5 ± 13,3 года). Во всех случаях исследование 
начинали с рутинной МРТ легких, а затем перехо-
дили к исследованию с использованием гадолиний-
содержащего контрастного вещества (Gadoteridol) [41].

Проводилась перфузионная МРТ в режиме ди-
намической восприимчивости контраста (DSC — 

dynamic susceptibility contrast), для которой было 
выбрано название 4D_LUNG_PERFUSION, пред-
ставляющая собой набор серий Т1-взвешенных 
3D-последовательностей, построенных на основе 
последовательностей типа градиент–эхо, ориенти-
рованных в косо-корональной плоскости (срезы 
ориентировались параллельно грудине с учетом ва-
риантов строения грудного отдела позвоночника); 
параметры последовательности представлены 
в табл. 1. Зона исследования включает все от-
делы легких: верхние и нижние с обеих сторон, 
среднюю долю правого и язычковые сегменты 
левого.

С помощью автоматического инжектора Medrad 
пациентам внутривенно через внутривенный кате-
тер 18, расположенный в антекубитальной ямке, 
вводили гадолиний-содержащий контрастный пре-
парат гадотериол с концентрацией 273,3 мг/мл 
в дозе 1,0 мл, с постоянной скоростью введения 
3,5 мл/с и последующим введением изотонического 
раствора натрия хлорида в объеме 40 мл с той же 
скоростью. При первом пассаже болюса контраст-
ного вещества по сосудистой системе многократно 
регистрировались изображения на 40 различных 
уровнях с получением 7 динамических изображе-
ний на каждом уровне. Изображения первого пасса-
жа были получены перед инъекцией контрастного 
вещества для определения базовой линии ин-
тенсивности МР-сигнала. С момента введения 

Таблица 1 / Table 1
Характеристика параметров методики перфузионной магнитно-резонансной томографии в режиме динами-
ческой восприимчивости контраста на томографе Ingenia Philips 1,5 тесла 
Technical parameters of the dynamic contrast susceptibility (DSC) MRI sequences on the Ingenia Philips 1.5 Tesla MR scanner

Параметры / Parameters 4D_LUNG_PERFUSION
Ориентация срезов / Orientation of slices Корональная / Coronal
Импульсная последовательность / Pulse sequence TFE
TR/TE, мс / TR/TE, ms 3,5/1,57
Матрица / Matrix 132 × 117 × 40
Размер вокселя, мм (сагитт × попер × верт) / Voxel size, mm (sag × tra × vert) 3,03 × 2,99 × 8,00
Толщина среза, мм / Slice thickness, mm 4
NSA 1
Полное время сканирования, с / Full scan time, sec 18
Общее количество серий в наборе / Total number of series in the set 22
Время контрольного скана с полным заполнением κ-пространства, с / 
Time of the control scan with full filling of the κ-space, sec 2,5
Временное разрешение, с / Temporary resolution, sec 0,6

Примечание. При построении физиологической модели для оценки перфузии считается, что в исследуемой области отсут-
ствует «мертвое пространство» [9], а также артериально-венозные шунты [7]. Вклад интенсивности за счет трофического 
кровотока [39] в данной работе считается пренебрежимо малым и не учитывается.
Note. In the physiological model for evaluating perfusion it is assumed that there is no “dead space” in the regions of interest [9], 
as well as arterial-venous shunts [7]. The contribution of intensity due to trophic blood flow (via bronchial arteries) [39] in this work 
is considered negligible and is not taken into account.
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контрастного вещества перфузионное исследование 
заняло 18 с.

Для оценки перфузии использовали следующие 
предположения:
1) выбранная область интереса (Region Of Inte-

rest — ROI) имеет один исток и один сток для 
контрастного препарата;

2) возможно выделить крупный питающий сосуд, 
позволяющий получить график зависимости ин-
тенсивность – время для получения соответству-
ющих входных данных;

3) полученный график зависимости должен иметь 
участки возрастания и убывания, причем значе-
ния интенсивности в нулевой и конечных точ-
ках должны быть приблизительно равны, что 
свидетельствовало бы об отсутствии накопления 
контрастного препарата.
Для анализа данных, полученных в ходе обследо-

вания, использовали два подхода: качественный — 
на основе числовых данных зависимости интен-
сивности от времени в выбранной зоне интереса; 
полуколичественный — с постпроцессингом в про-
грамме Firevoxel с последующей обработкой данных 
на базе пакета Matlab [8] и его встроенных функций.

Проводили анализ для соответствующих ROI, 
которые выбирались в двух плоскостях (рис. 1, 2). 
Выбор ROI проходил с учетом кровоснабжения 
верхушек легких, при этом рассматривались сег-
менты верхушек легких с отдельным изучением 
центральной и периферической зон.

Вначале рассматривали уровень легочного 
ствола и восходящего отдела аорты для оценки 
референсной функции (рис. 1, a, b). Следует от-
метить, что критерием отбора изображений было 
отсутствие пика у кривых зависимости интенсив-
ности сигнала от времени, например, в случаях 
более раннего контрастирования или проявления 
индивидуальных физиологических особенностей. 
Подобным образом были исключены из рассмо-
трения полученные данные четырех обследуемых; 
пригодными для дальнейшего анализа были при-
знаны данные 10 добровольцев (общее количество 
обследованных добровольцев — 14 человек).

Далее зоны интереса выбирали в верхушечных 
сегментах от уровня дуги аорты и выше с интер-
валом 1,5–2 см в зависимости от антропометриче-
ских параметров пациента. Всего оценивали четыре 
уровня: первый на уровне дуги аорты, последний 
в верхушке легкого, без выделения периферическо-
го отдела.

Подобный выбор зоны интереса логически обо-
сновывается тем, что периферические отделы кро-
воснабжаются хуже и должны иметь более среднее 
время пассажа.

a

c d

b

Рис. 1. Аксиальные реконструкции серий изображений 
с динамическим контрастным усилением. а — Выбор 
ROI в  области легочного ствола и восходящего от-
дела аорты для качественной оценки пригодности 
данных; b, c — выбор зон интереса в левом легком: 
продемонстрированы периферические и центральные 
отделы верхушечно-заднего сегмента левого легкого 
на разных уровнях; d — то же для правого легкого 
с отдельным рассмотрением в верхней доле верху-
шечного и заднего сегментов. Следует обратить вни-
мание, что данные изображения являются зеркально 
отраженными относительно классической ориентации 
компьютерных и магнитно-резонансных изображений

Fig. 1. Axial reconstructions of image with dynamic contrast 
enhancement. а  – Selection of ROI in the area of the 
pulmonary trunk and ascending aorta for a qualitative 
assessment of the suitability of the data; b, c – Selec-
tion of areas of interest in the left lung: peripheral and 
central sections of the apical-posterior segment of the 
left lung at different levels are demonstrated; d – the 
same for the right lung with separate examination in the 
upper lobe of the apical and posterior segments. These 
are mirror images of classic-oriented CT/MRI projections

Рис. 2. Корональные реконструкции серий изображений 
с  динамическим контрастным усилением. а  — Вы-
бор ROI для определения функции AIF. При выбо-
ре данной области интереса следует использовать 
MPR-реконструкции для исключения из зоны интереса 
легочных артерий; b — выбор областей интереса в ко-
рональной плоскости для сравнения с приведенными 
в литературе данными

Fig. 2. Coronal reconstructions of image with dynamic contrast 
enhancement. а  – The choice of ROI for AIF. When 
selecting this area of interest, MPR reconstructions 
should be used to exclude pulmonary arteries from 
the area of interest; b – selection of areas of interest 
in the  coronal  plane for comparison with the pub-
lished data

a b
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При последующей постобработке были полу-
чены относительные и нормированные значения, 
а также графики зависимости относительной ин-
тенсивности.

Помимо вышеописанного выбора зоны интере-
са рассматривались ROI, ориентированные в коро-
нальной плоскости. Подобный выбор зоны интере-
са в меньшей степени отражает физиологические 
особенности кровоснабжения легких, поэтому 
данную проекцию использовали только для рас-
чета функции артериального входа (arterial input 
function — AIF).

Достаточно большая площадь ROI обусловлена 
тем, что для проведения последующих математи-
ческих расчетов требуется гладкость функции [20], 

и подобный размер ROI позволяет сгладить кри-
вые зависимости интенсивность – время за счет ус-
реднения интенсивности от большого количества 
вокселей.

Региональные различия средних значений PBF, 
PBV и MTT оценивали с помощью классических 
методов статистического анализа с использовани-
ем коэффициента Стьюдента для соответствующей 
доверительной вероятности.

РЕЗУЛЬТАТЫ
Получены данные МР-перфузии 10 доброволь-

цев (табл. 2–4).
Время пассажа у легочного ствола ниже, чем 

у паренхимы легкого, так как легочный ствол 

Таблица 2 / Table 2
Полученные значения среднего времени пассажа контрастного препарата (MTT) в выбранных зонах интереса
The obtained values of the average passage time of the contrast agent (MTT) in the selected areas of interest

Зона интереса / 
Area of interest

Среднее значение, с / 
Average value, sec

Погрешность, с / 
Error rate, sec

Доверительная вероятность / 
Confidence probability

MTT общее / MTT total 7,15 1,20 0,68
MTT ствол легочной артерии / 
MTT pulmonary trunk 5,28 0,40 0,68

MTT центральных отделов долей легкого / 
MTT of central regions of pulmonary lobes 7,21 1,23 0,68

MTT периферических отделов долей легкого / 
MTT of peripheral regions of pulmonary lobes 7,15 1,28 0,68

Таблица 3 / Table 3
Полученные значения перфузии легочной ткани (PBF) в выбранных зонах интереса
The obtained values of pulmonary tissue perfusion (PBF) in the selected areas of interest

Зона интереса / 
Area of interest

Среднее 
значение / 

Average value

Погрешность / 
Error rate

Доверительная вероят-
ность / Confidence 

probability

Минимальное 
значение / 

Minimum value

Максимальное 
значение / 

Maximum value

PBF в периферических 
отделах / PBF in peripheral 
regions

55,4 10,20 0,046 42,4 70,2

PBF в центральных отде-
лах / PBF in central regions 102,61 11,81 0,046 74,3 166

PBF с ROI в корональной 
проекции / PBF with ROI 
in coronal plane

78,21 12,2 0,046 50 90

Таблица 4 / Table 4
Полученные значения объема кровотока на 100 мл легочной ткани (PBV) в центральных и периферических 
отделах легких
The obtained values of blood flow volume per 100 ml of lung tissue (PBV) in the central and peripheral regions of lungs

Отделы легких / 
Lung regions

PBV, мл/100 мл 
легочной ткани / PBV, 
ml/100 ml of lung tissue

Относительная 
погрешность / 
Relative error

Абсолютная погрешность / 
Absolute error

Центральные отделы / Central regions 12,33 0,21 2,54
Периферические отделы / Peripheral regions 6,60 0,31 2,04
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характеризуется практически постоянным объе-
мом, то есть движение крови обусловлено только 
гидростатическим давлением, значение которого 
уменьшается в процессе тока крови [3]. Значения 
времени пассажа в центральных и периферических 
отделах приблизительно одинаковы, а эксперимен-
тальные диапазоны данных пересекаются, и полу-
ченные значения несколько выше, чем для легочно-
го ствола. Полученные данные говорят о том, что 
емкостные характеристики сосудов центральных 
и периферических долей легких приблизительно 
одинаковы.

Значения PBF и PBV (табл. 3 и 4) ниже в пери-
ферических отделах, что с учетом данных табл. 2 
свидетельствует о том, что снижение показателя 
PBF происходит за счет снижения PBV и графиче-
ски отражается в меньшем диапазоне изменения ин-
тенсивности в периферических отделах. Это можно 
объяснить тем, что в центральных отделах легких 
присутствуют достаточно крупные артериолы, уча-
ствующие в кровоснабжении периферических до-
лей, но которые тем не менее не могут быть исклю-
чены из зоны рассмотрения из-за малого калибра.

Таким образом, полученные результаты демон-
стрируют целесообразность использования трех-
мерной сверхбыстрой динамической контрастной 
МР-визуализации для оценки разницы параметров 
кровотока здоровой легочной ткани.

На рис. 3 и 4 представлены кривые контрастиро-
вания (зависимости интенсивности сигнала от вре-
мени) и графики зависимости относительного со-
держания контрастного препарата в зоне интереса.

На рис. 4 наглядно продемонстрировано, что 
использование полуколичественных методов 

с вы числением относительной контрастности не-
сколько неверно, так как относительное измене-
ние интенсивности сигнала для участков легочной 
паренхимы может превышать таковое для легоч-
ного ствола за счет неоднородности легочной 
ткани вследствие наличия воздушных полостей. 
В данном случае следует пользоваться следую-
щим приближением:

C t S t S( ) ( ) ( ),∝ − 0

где С —концентрация контрастного препарата, 
S — интенсивность сигнала, t — время прохож-
дения контрастного препарата.

Следует также отметить тот факт, что так как 
величина гематокрита может различаться для ле-
гочного ствола, артерий и артериол легких, это 
следует учитывать при расчете относительной кон-
центрации [13, 19].

ОБСУ Ж ДЕНИЕ
Физиологические основы построения мате-

матической модели перфузии легких
Малый круг кровообращения вмещает весь объ-

ем сердечного выброса как в состоянии покоя, так 
и при напряжении. В покое кровоток легких не-
однороден и направлен в нижние зоны, при напря-
жении происходит расширение и включение в цир-
куляцию ранее не задействованных сосудов [2]. 
В настоящее время каждый сосуд характеризуется 
резистентностью и емкостью. Легочное сосудистое 
сопротивление характеризуется как отношение раз-
ницы давлений в легочной артерии и левом пред-
сердии и скорости легочного кровотока. Однако 
легочный кровоток нельзя считать ламинарным, 

Рис. 3. Кривые зависимости интенсивности сигнала от време-
ни в зоне интереса. Пунктирной линией отображается 
сигнал, полученный для ROI в области легочного ство-
ла. Остальные линии — области интереса, выбранные 
в легочной паренхиме. Изображение получено встро-
енными средствами FireVoxel

Fig. 3. Time-intensity curves in the area of interest. The signal 
received for ROI in the area of the pulmonary trunk 
is depicted as the dashed line. Other lines are the ar-
eas of interest selected in the pulmonary parenchyma. 
The image obtained with integrated FireVoxel tools

Рис. 4. Графики зависимости относительного содержа-
ния контрастного препарата в зоне интереса. 
Пунктирной линией обозначена зона интереса 
в области легочного ствола, остальные линии — 
зоны интереса, выбранные в легочной парен-
химе

Fig. 4. Graphs of the dependence of the relative con-
tent of the contrast agent in the area of inter-
est. The dashed line corresponds to the pulmo-
nary trunk. Other lines reflect signal intensity 
in different ROI in pulmonary parenchyma
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а легочные сосуды, скорее, относятся к емкостным, 
нежели резистивным [3]. Таким образом, величи-
на сосудистого сопротивления будет непостоянной, 
что позволяет рассуждать о перфузии в терминах 
теории обработки сигналов, рассматривая характе-
ристики ткани как передаточную функцию.

Принято выделять четыре зоны легких — 
функциональные зоны Веста, которые учитывают 
наличие давления как причины тока крови [42]. 
Соответственно, выделяют альвеолярное, легоч-
ное артериальное и легочное венозное давление 
[4, 15, 16].

Величина зон Веста имеет тесную взаимосвязь 
с положением тела и глубиной вдоха. На рис. 5 
представлено схематическое изображение зон Ве-
ста, при этом зона 4 (области легких со сниженным 
кровотоком, где сопротивление кровотоку создают 
экстраальвеолярные сосуды) не обозначена, так как 
исчезает с глубоким вдохом [4]. Кроме того, в по-
ложении лежа бóльшая часть легких соответству-
ет зоне 3, зона 1 отсутствует, а зона 2 приходится 
на передние отделы легких [5], поэтому для ана-
лиза кровотока у здоровых добровольцев в рамках 
данного исследования (исследование проводилось 
на вдохе, лежа на спине) была выбрана верхушка 
легких, где давление в легочной артерии больше 
легочного венозного давления и, в свою очередь, 
выше альвеолярного. Таким образом, в данной 
зоне кровоток определяется разницей между дав-
лением в легочных артериях и легочных венах, 
что делает правомерным обычные расчеты легоч-
ного сосудистого сопротивления, ранее подробно 
рассмотренные в работах L. Axel [12]. Увеличение 
или уменьшение кровотока в данной зоне приво-
дит к расширению уже открытых капилляров [4]. 
Следовательно, зона интереса должна быть выбрана 
с учетом данных особенностей, и наиболее показа-
тельным будет выбор зоны интереса ниже верхушки 
легкого на 1–2 см по вертикали.

Легкое — это орган с двойной системой крово-
снабжения, имеет два артериальных входа, при 
этом первый вход, обеспечивающий функцию га-
зообмена, осуществляется через систему легочных 
артерий и легочных вен, в то время как трофика 
органа происходит за счет бронхиальных артерий 
и бронхиальных вен. В бронхиальные артерии по-
ступает насыщенная кислородом кровь из боль-
шого круга, калибр данных сосудов достаточно 
невелик, поэтому вклад трофического кровотока 
пренебрежимо мал за счет небольших объемов 
крови и наличия временной задержки [39].

По определению перфузия является физической 
неизмеряемой величиной, которая представляет со-
бой объем крови, проходящий через 100 мл парен-
химы той или иной ткани за минуту. При анализе 
данных КТ и МРТ [12] принято использовать сле-
дующие параметры:
• PBV — объем легочного кровотока, который 

представляет собой объем крови, проходящий 
через выбранную зону интереса за все время 
наблюдения;

• MTT — среднее время пассажа, представляю-
щее собой среднее время, требующееся моле-
куле контраста или частицам крови, чтобы до-
стигнуть зоны интереса;

• PBF — величина, пропорциональная перфузии, 
а также объему крови, который проходит через вы-
бранный ROI за единицу времени, нормированную 
на ее объем. Данная величина является относи-
тельной, так как для вычисления точных величин 
необходимо знание гематологических параметров 
крови, которые могут варьировать в достаточно 
широком диапазоне и не могут быть определены 
непосредственно перед обследованием.
Существующая концепция теории разбавления 

контрастного препарата (англ. — Indicator dilution 
theory) [28] использует для оценки перфузии ткани 
объем и скорость кровотока на 100 мл ткани 

вы
со

та
 (о

т о
сн

ов
ан

ия
 л

ег
ки

х),
 с

м 
/ 

Ba
se

s 
to

 a
pic

es
 d

ist
an

ce
, c

m

вы
со

та
 (о

т о
сн

ов
ан

ия
 л

ег
ки

х),
 с

м 
/ 

Ba
se

s 
to

 a
pic

es
 d

ist
an

ce
, c

mЗона 1 / Zone 1Palv > Ppa > Ppv

Ppa > Palv > Ppv

Ppa > Ppv > Palv

Зона 2 / Zone 2

Зона 3 / Zone 3

0

10

20

5

15

25

30

0

10

20

5

15

25

30

Рис. 5. Схематическое изображение функциональных зон в положении лежа и стоя [14]. Palv  — альвеолярное давление; 
Ppa — давление легочное артериальное; Ppv — давление легочное венозное

Fig. 5. Schematical representation of functional zones in the supine and standing positions [14]. Palv – alveolar pressure; 
Ppa — pulmonary arterial pressure; Ppv — pulmonary venus pressure



оРигинальные СТаТьи / oriGiNal StUdiES

◆ Педиатр. 2021. Т. 12. Вып. 6 / Pediatrician (St. Petersburg). 2021;12(6)   iSSN 2079-7850 

22

органа, причем единицей измерения времени слу-
жит минута, однако среднее время пассажа выра-
жается в секундах.

C t C t h t C h t dROI AIF AIF

t

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ,= ⊗ = ⋅ −∫ τ τ τ
0

где С — концентрация контрастного препарата, 
t — время наблюдения от начала введения кон-
трастного препарата, h — функция, соответствую-
щая плотности распределения времени прохожде-
ния частиц до исследуемой области по времени, 
τ — переменная, по которой проводится интегри-
рование (время наблюдения от начала введения 
контрастного препарата), d — дифференциал.

Практические подходы для решения данного 
уравнения и извлечения из него интересующих 
физиологических параметров предложены в ряде 
работ [27, 33, 34] и достаточно широко распростра-
нены в настоящее время при работе с центральной 
нервной системой.

Помимо этого, возможно использование полу-
количественных подходов, рассматривающих функ-
цию h(t) как вероятность для частицы пройти зону 
интереса за время t, и, соответственно, вычислять 
среднее время пассажа как первый момент данной 
функции. В работах [28, 34, 35] указывается, что 
для дальнейших расчетов удобно строить переда-
точную функцию вида

R t h d
t

( ) ( )= − ∫1
0

τ τ

[где R — резидуальная (остаточная) функция, t — 
время наблюдения от начала введения контрастного 
препарата, h — функция, соответствующая плотно-
сти распределения времени прохождения частиц до 
исследуемой области по времени, τ — переменная, 
по которой проводится интегрирование (время на-
блюдения от начала введения контрастного препа-
рата), d — дифференциал], которые возможно осу-
ществлять как с использованием моделей, так и без 
них [21, 30]. 

В случае расчетов без использования моделей 
требуется решить матричное уравнение [10]:

A b c⋅ = ,
где матрица A и вектор c строятся из входных дан-
ных, а вектор b содержит передаточную функцию 
и значение для скорости кровотока. Для решения 
данного уравнения используется алгебраический 
подход с сингулярным разложением матрицы A.

Для получения графика зависимости концентра-
ции контрастного препарата учитывался тот факт, 
что при его малых концентрациях концентрация пря-
мо пропорциональна интенсивности сигнала [40]. 

Для приведения экспериментальных данных к нуж-
ному виду можно воспользоваться формулой:

C t S t
S

( ) ( )
( )

,∝ −
0

1

где С — концентрация контрастного препарата, 
S — интенсивность сигнала, t — время прохожде-
ния контрастного препарата.

В нашей работе проанализирована зависимость 
интенсивности сигнала от времени в легочной 
артерии, а также оценена зависимость интенсив-
ности сигнала в верхушках легких с включени-
ем в исследование гравитационно-зависимых зон 
легких. При данном подходе кривая зависимости 
интенсивности сигнала в выбранной зоне интереса 
от времени не аппроксимируется никакой специ-
альной функцией [1], например функцией AIF для 
легочного ствола или гамма-функцией по аналогии 
с центральной нервной системой.

При использовании полуколичественного подхо-
да производится вычисление относительных зна-
чений объема и кровотока с использованием ме-
тодов численного интегрирования. С их помощью 
возможно определение относительного значения 
объема крови, которое вычисляется как площадь 
подграфика исследуемой кривой зависимости ин-
тенсивности от времени, получаемого по методу 
трапеций [6]. В данной модели в качестве резуль-
татов получены относительные (то есть в условных 
величинах) значения объема и скорости кровотока, 
однако значения среднего времени прохождения 
контрастного препарата абсолютны.

Кроме полуколичественной модели использова-
ли метод расчета скорости кровотока с помощью 
функции обратной свертки и сингулярного разло-
жения матрицы, построенной из графика зависимо-
сти интенсивность – время для легочного ствола, 
как продемонстрировано в работе [30], с той раз-
ницей, что для построения кривых использована 
зависимость концентрация – интенсивность для 
Т1-изображений с низкой концентрацией контраст-
ного препарата, а также c поправкой на величину 
гематокрита в крупных (легочный ствол) и мелких 
сосудах (ветви легочных артерий, артериолы и пр.).

Приведенные ранее данные H. Hatabu и соавт. [18] 
в настоящем исследовании подтверждены числен-
ными расчетами. В табл. 3 продемонстрированы 
значения PBF, которые согласуются с ранее полу-
ченными данными из мировой литературы для ко-
ронального выбора ROI [20]. Полученные значения 
попадают в экспериментальный диапазон.

Расхождения в данных можно объяснить тем, что 
при расчетах возможно вводить пороговое значение 
для сингулярной диагональной матрицы, которая 
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используется при вычислениях, что продемонстри-
ровано в работе [30]. Помимо этого, для данного 
метода продемонстрированы некоторые расхожде-
ния в воспроизводимости результатов, как показа-
но в [26]. Кроме того, по аналогии с центральной 
нервной системой, с внесением поправки на так 
называемую утечку контрастного препарата [23], 
модель может быть использована для пациентов 
с интерстициальными заболеваниями легких, что 
будет выполнено в дальнейших исследованиях.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ
Таким образом, использованная модель проде-

монстрировала свою эффективность, и потенци-
ально ее можно применять для пациентов с ин-
терстициальными изменениями в легких.
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