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医学超声成像的模拟研究 
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摘要：简述医学超声成像模拟研究的主要方法，探讨其研究意义和应用前景。将现有的超声成像模拟算法分为基于

线性假设和基于非线性假设的两大类，介绍每类中代表方法的基本原理，并讨论两类方法的差异，其中基于数值方

法求解超声波动方程的模拟算法更符合实际超声成像过程，为更好地理解超声图像中的各种现象、寻求组织特性和

图像特征间的匹配关系提供了有效的研究工具。 
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Simulation study of medical ultrasound imaging 
YU Jin-hua, WANG Yuan-yuan  

(Department of Electronic Engineering, Fudan University, Shanghai 200433, China) 

Abstract: The main methodologies are introduced for the simulation of medical ultrasound imaging. The 
significance and the application prospects of simulation studies are also discussed. The existing ultrasound 
imaging simulation methods are divided into two groups: linear assumption based and nonlinear assumption 
based. Representative methods in each group as well as the differences between two groups are presented and 
compared. The simulation method based on the numerical solution of acoustic wave equations may provide more 
realistic simulation of real ultrasound imaging. It can be used as an efficient tool for understanding various 
phenomena in ultrasound imaging and establishing relationships between tissue properties and image features. 
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1  引 言  

超声波在生物组织内部传播时，由于不同组织

介质间的声特性阻抗差异，造成超声波沿其传播路

径上的反射、折射、散射等现象。医学超声利用回

波信号中携带的组织声特性阻抗差异信息成像，通

过对回波信号的检测和处理最终得到所扫查组织

的超声图像。医学超声成像主要包括以下几个主要

环节：超声波束的形成及聚焦，声波的传播，回波

信号的检测和接收，回波信号处理以及扫查方式控

制等
[1]
。 

经过半个多世纪的发展，医学超声成像领域涌

现出许多新的成像和图像处理技术，图像质量也得

到了明显的提高，但同时仍存在一系列有待解决的

问题。例如，对超声图像斑点噪声和声衰减等现象
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的理解和应用问题。斑点噪声和声束衰减是造成超

声图像信噪比低的主要原因
[2]
，但它们的产生均与

生物组织的声特性密切相关，必然携带了组织的特

性信息
[3]
。在基于超声图像的组织定征研究中，要

么对斑点噪声和信号衰减等因素进行消除和弥补，

并在提高图像质量的基础上进行特征提取和分析；

要么在原始图像上寻求斑点噪声纹理信息或者区

域信号衰减统计特性与组织特性的匹配关系
[4,5]

。这

两类途径并不冲突，但很难兼顾。即使某些研究兼

顾了这两方面，但对图像质量提高和特征匹配的准

确性通常也缺乏金标准，仅依赖专家的经验给出主

观的判断。 
另外，目前广泛应用于临床的超声成像系统仅

利用了超声波提供的组织声特性阻抗差信息，而忽

视了超声波携带的诸如声速、声衰减系数、散射系

数、相位和频谱的空间分布等信息。近年来，已有

研究表明，如果将除组织声阻抗差外的其它信息用

于超声成像，将为某些疾病的诊断提供新的依据，

从而有望提高诊断的准确性。例如，采用超声背散

射系数成像估计骨骼微结构，可作为骨结构变化评

价的有效方法，能提高骨质疏松症的诊断准确性
[6]
。 
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对超声回波中符合线性声学规律部分的信息

的检测和应用已相对成熟。随着对超声传播特性研

究的深入，超声波在组织中传播的非线性变化规律

成为研究热点
[7]
。其中，超声谐波成像作为对超声

波非线性传播特性应用的代表，被认为是超声诊断

技术发展过程中的又一次飞跃。但目前对谐波成像

相关的波束聚焦、衰减补偿、基谐波信号分离、信

号后处理的研究还较少，对谐波成像应用的技术还

有待提高。  
以上这些待解决问题，归根结底都是为了在理

解脉冲-回波成像过程的基础上，得到超声图像特征

与生物组织特性之间的对应关系。而确立特定超声

回波与其扫查组织之间的关系，需要知道发射超声

波性质、组织结构及其声学特性，然而这些信息在

实际临床操作中是不可能完全获知的。实现超声成

像模拟是解答这些问题的一种有效手段。在模拟环

境下，组织的形状、声学参数以及发射声信号的参

数均是已知并可控的，这样就有可能找到超声图像

和对应组织间的关系。另外，模拟系统可在任意时

刻、任意位置，计算和跟踪多个声参数的变化，观

察各声参数变化对超声回波的影响，进而有可能得

到各声参数的信息成因及其与组织特征间的匹配

关系。 
除解决上述的几个问题，超声成像模拟的实现

还可应用于：超声医师的岗前培训
[8,9]

，超声图像处

理技术的客观评价
[10,11]

，超声探头及扫描方式的设

计
[12,13]

等。 
本文介绍了医学超声成像发展过程中出现的主

要超声成像模拟方法，根据各方法所基于的声传播

规律，分别介绍基于线性假设和基于非线性假设的

两类超声成像模拟算法；并对模拟算法中的波束控

制和组织建模等问题进行讨论；最后比较了两类模

拟算法，讨论总结了超声成像模拟研究的发展趋势。 

2  基于线性假设的超声成像模拟 

长期以来，医学超声成像系统的设计都是以超

声在人体中遵循线性传播规律作为前提的，即假设

人体组织是一个线性的声传播介质，超声在其中传

播时声速和频率均不发生改变。因此，早期出现的

超声成像模拟算法都是基于这个线性假设前提，这

些方法主要分为三类：卷积法、声波压力场计算法

和超声回波后处理法。 

2.1  卷积法 

这类方法由 Bamber 和 Dickinson 在 1980 年提

出
[14]
，并在近年来得到了完善

[15]
。该方法将超声图

像的模拟分成两个部分：组织建模和成像系统建

模。组织建模就是将组织特性用一个连续分布的点

状散射体分布函数概括，详见 4.2 节。成像系统建

模部分将超声波与散射体的干涉概括为点传播方

程(Point Spread Function, PSF)。以二维模拟为例，

PSF 由脉冲轴向形状函数 H1(x)和波束横向形状函

数H2(y)决定。如果点传播方程表示为H(x,y)=H1(x)* 
H2(y)，二维散射体分布方程为 T(x,y)，则模拟图

像 I(x,y)为： 
I(x,y)=H(x,y)*T(x,y)  (1) 
点传播方程可简化为受高斯包络调制的正弦波： 

22

2 2
1
2

( , ) cos(2 )x y

yx

H x y e fxσ σ

⎛ ⎞
⎜ ⎟− +⎜ ⎟
⎝ ⎠= π  (2) 

其中 x 是声波传播的方向，f 为正弦波频率，σx

和 σy分别由正弦脉冲轴向和横向尺寸决定。将 PSF
简化为一个由发射超声波参数决定的线性、可分、

空间不变的方程，这就意味着超声波束对组织各部

分的响应是相同的。近年来，也有学者对这类方法

进行了改进
[15]
，将探头形状和波束随传播时间的变

化也考虑进模拟算法中。例如，如果采用的是弧形

探头，并且脉冲发射谱质量因子为 Q(探头参数之

一)，正弦波波长为 λ，则脉冲轴向形状因子 σx可表

示为： 
ln(2)

x
Qλσ ⋅ ⋅=

π
  (3) 

波束横向形状因子 σy可表示为： 
( ) (0)y yy k yσ σ= + ⋅   (4) 

其中 (0)yσ 为由发射脉冲宽度决定的初始横向

形状因子，k 为波传特性决定的经验参数。改进算

法虽然提高了模拟图像和实际超声图像的相似性，

但这类方法由于过分简化超声成像的实际过程，造

成了模拟结果与实际成像过程的较大偏差。 

2.2  声波压力场计算法 

声波压力场计算法由 Jensen 等提出
[12,13]

，该研

究采用 Tupholme-Stepanishen 方法
[16]
计算探头表面

每点的脉冲压力场。探头表面的压力场由模拟容积

内每个散射体对探头表面的声压总和决定。假设模

拟容积内任一点表示为 r ，探头表面某点为 1r ，则

1r 位置的声压 1( , )rp tr 可由探头发射脉冲波函数

( )pev t 、不均匀组织内部某空间点的密度和声速函数

( )mf r 、由探头表面到该空间点距离决定的脉冲波

响应函数 1( , , )peh tr r 计算得到： 
1( , ) ( )r pep t v t=r t∗ ( )mf r r∗ 1( , , )peh tr r  (5) 

其中 t∗和 r∗分别表示在时间和空间域的卷积。 
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声波压力场计算法比卷积法更能体现实际超

声成像，首先声波压力场计算法中用于描述组织特

性的函数 ( )mf r 是随组织密度和声速变化的；其次

在该方法中， pev 是一个固定的用于描述探头特性

的函数，而 peh 是特定散射体到探头表面某点距离

的函数，这使得在计算过程中空间某一点对探头

声压的贡献是随该点的组织特性变化的。由于声波

压力场计算法需要对每个散射体的声压计算一遍

才能得到探头上某一点的输出，因此该方法的计算

量是非常大的。声波压力场计算法与卷积法也有共

同之处，即均采用空间卷积的方法来统计模拟空间

内各个散射体对探头声压的贡献。不管散射体对探

头声压贡献的计算是否随空间变化，两种方法都假

设散射体和探头、散射体之间的声波传播路线是均

匀的。虽然两类方法能得到与组织模型相关性较高

并与实际超声图像相似的模拟图像，但这种均匀性

假设造成了与实际成像过程的差异。 

2.3  超声回波后处理法 

这类方法通常直接采用已有线性超声探头获

取的超声回波信号，然后进行合成处理得到超声模

拟图像。其中一些方法建立在虚拟人体数学模型的

基础上，存储大量人体各器官的超声图像。当虚拟

探头放置于虚拟人体的某部位时，根据探头的位置

和角度，计算及合成出当前的模拟图像
[8,17]

。还些方

法记录超声探头回波信号，然后采用信号处理的方

法试图获取区别于组织声阻抗差的其它信息
[18]
。超

声回波后处理法在严格意义上来说并不是对超声

成像的模拟，而仅是对现有超声成像的一种应用。 

3  基于非线性假设的超声成像模拟 

早在 1980 年，Muir 和 Carstensen 就指出了医

学超声的非线性传播现象
[7]
。1985 年，Starritt 等测

量了超声在肌肉中的非线性传播
[19]
。由于超声波在

生物组织中的非线性传播，使当发射声波频率为 f0

时，回波成分中除了基波成分外，还包含了 2f0，

3f0……等谐波成分，如以 2f0 谐波分量重建图像，

则得到扫查组织的二次谐波成像。由于谐波成像能

有效提高图像对比度及侧向分辨力，因此被认为是

医学超声成像的新飞跃。谐波成像能提高图像质量

的主要原因是：谐波的产生是一个累积的过程，近

场谐波能量很小，从而避免了胸壁和腹壁的反射、

散射造成的伪像；谐波成分主要由能量较高的主瓣

产生，消除了能量较低旁瓣对谐波成像质量的影

响；谐波成分频率高、波长短、频带窄，因此能提

高图像轴向和侧向分辨力。谐波成像的基础是超声

波在组织中的非线性传播，因此以往模拟算法中采

用的简化假设就均不适用，模拟算法必须是非线

性、非均匀性的。近年来，出现了几种谐波成像的

模拟算法，这些算法均是在建立超声波动方程的基

础上，采用数值计算方法，计算和模拟超声波在组

织中传播的实际过程。 

3.1  波动方程基础 

波动方程用于描述介质中声压 p、质点速度 v
和密度 ρ等声场特性随空间和时间的变化。在没有

粘滞性、绝热的理想流体介质中，一维波动方程由

三个基本方程构成，分别是：运动方程、连续性方

程和物态方程
[20,21]

。运动方程描述 p 和 v 之间的关

系，即牛顿第二定律： 
pdv

dt xρ ∂=−
∂

  (6) 

其中 x 表示质点运动方向。连续性方程描述 v
和 ρ之间的关系，即质量守恒定律： 

( )vx t
ρρ ∂∂ =

∂ ∂
－   (7) 

当声波传过介质时，介质内压强、密度和温度

都会发生变化，这种变化由热力学状态方程描述，

若将波传过程简化为绝热过程，则物态方程可表示

为 p 和 ρ的关系： 

( ) d
s

dpdp d ρρ=    (8) 

以上三个基本方程表示了各参量之间的非线

性关系，为了得到用单一参量表示的声波方程，在

假设介质为均匀理想流体，声波振幅小于声波波

长，并且各参量平方项以上的微量可以忽略的前提

下，三个基本方程可简化为： 
2 2

2 2 2
0

1p p
x c t

∂ ∂=
∂ ∂

  (9) 

其中 c0 表示平衡态波速。将式(9)扩展为高维，

得到： 
2

2
2 2
0

1 pp
c t

∂∇ =
∂

  (10) 

其中 2∇ 为高维拉普拉斯运算(
2 2

2
2 2
1 2x x

∂ ∂∇ + +
∂ ∂

＝  

2

2
nx

∂⋅⋅⋅+
∂

)。式(10)是在基于理想流体介质并忽略二阶 

以上微量的前提下得到的，没有考虑介质粘滞性和

声波在介质中的衰减，故被称为线性声波方程，它

也是构造非线性波动方程的基础。为了模拟声波在

生物组织中的传播过程，近期出现了一些研究，将

声波传播的非线性、非均匀性、衰减等因素考虑进
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波动方程的构建中，其中两个代表模型为 KZK 
(Khokhlov-Zabolotskaya-Kuznetsov)模型和 Full-wave
模型。 

3.2  KZK 模型 

在线性波动方程中引入扩散和非线性因子
[22,23]

： 
3 2 2

2
2 2 4 3 4 2
0 0 0 0

1 p p pp
c t c t c t

βδ
ρ

∂ ∂ ∂∇ − =− −
∂ ∂ ∂

  (11) 

其中，等式右边的两项分别是扩散和二次非线

性因子，δ为扩散率，β为非线性系数。假设 z 轴为

波束传播的方向，作以下变量替换： 
1 1 1

1/2 1/2
1 1 1

0

( , , , ),
( , , ) ( , , )

/

p p x y z t'
x y z x y z

t' t z c
ε ε ε

=

=
= −

 (12) 

中间式表示垂直于波传方向的变化量远小于

沿波传方向的变化量。将式(12)代入式(11)，并舍弃

O(ε2)项，得到： 
2 3 2 22 2

2 2 4 3 4 2
0 11 1 0 0 0

2 p p pp c z t'x y c t' c t'
βδε ε

ρ
⎛ ⎞ ∂ ∂ ∂∂ ∂+ − =− −⎜ ⎟ ∂ ∂∂ ∂ ∂ ∂⎝ ⎠

 (13) 

将上式转换回(x, y, z)空间，即得到 KZK 方程
[24]
： 

2 3 2 2
20

2 3 3 2
0 0 0

2 2 2
cp p ppz t' c t' c t'

βδ
ρ⊥

∂ ∂ ∂− ∇ = +
∂ ∂ ∂ ∂

 (14) 

其中 2
⊥∇ 为在(x, y)平面上的拉普拉斯运算。 

KZK 方程的数值解法主要分为频域和时域两

类。Aanonsen 等
[25]
提出了在近场条件下的频域求解

方法，Hamilton 等
[26]
将该方法扩展到远场。因这两

种求解方法是在 Bergen 大学提出的，因此统称为

Bergen Code。KZK 方程的时域数值求解方法则由

Lee 等
[27]
在 Texas 大学提出，因此称为 Texas Code。

因为超声脉冲在频域需用较大的带宽表示，因此时

域方法较频域方法效率更高。2000 年，Li 等[28]
在数

值求解 KZK 方程的基础上，模拟了 B 型超声谐波

成像过程，并探讨了谐波成像较基波成像的优势及

其原因。 

3.3  Full-wave 模型 

作为一个非线性抛物线方程，KZK 方程涵盖描

述声波传播的非线性和扩散效应。KZK 方程是在近

轴假设的前提下提出的，即垂直于波传方向的声场

变化远小于轴向声场变化。这个假设使 KZK 方程

的模拟有效性局限于轴向的正负 15°之间。另外，

KZK 方程也不能模拟反射、散射以及非均匀性。为

弥补 KZK 模型的不足，Pinton 等
[29]
于 2009 年将

Full-wave 模型引入到超声成像模拟的研究中，该模

型不受近轴假设的限制，并且涵盖了非线性、反射、

散射、非均匀性、衰减等各类声现象。Full-wave

模型为： 
2 3 2 2

2
2 2 4 3 4 2

10 0 0

1 1 0
V

m
m

p p pp p
c t c t c t

βδ ρ ξρρ =

∂ ∂ ∂∇ − + + + ∇ ⋅∇ − =
∂ ∂ ∂ ∑  (15) 

式中前两项是线性波动方程，其余四项分别表

示扩散、非线性、密度变化和弛豫衰减。其中最后

一项为 V 阶弛豫衰减模型，满足： 
2

0
m m m m m

c pcξ ω ξ α ω Δ+ = ∇&  (16) 

其中 αm为频率 ωm对应的弛豫衰减系数。 
Pinton 等采用时域有限差分(Finite Difference 

Time Domain, FDTD)法将 Full-wave 模型在三维笛

卡尔坐标系中进行离散化，进而求得模型的数值

解。FDTD 的主要原理是将待求解的问题转化为一

组差分方程，然后在时间和空间上进行适当的离散

化，逐步推进地求解方程
[30]
。 

3.4  谐波的产生 

式(10)所示的波动方程是在以下简化条件下得

到的： 

( )
0

d ddpp d ρρ=   (17) 

实际上，若考虑非线性状况，则 p 和 ρ的关系

可用泰勒级数表示为： 

( ) 2 3
2 3

2 3
0 0 0

1 1
2 3!

p p pp ρ ρ ρρ ρ ρ
∂ ∂ ∂⎛ ⎞ ⎛ ⎞= + + +⋅⋅⋅⎜ ⎟ ⎜ ⎟∂ ∂ ∂⎝ ⎠ ⎝ ⎠

 (18) 

假设 ( )
0

PA ρ ρ
∂=
∂

，
2

2
2

0

PB ρ
ρ

∂⎛ ⎞=⎜ ⎟∂⎝ ⎠
，

3
3

3
0

PC ρ
ρ

∂⎛ ⎞=⎜ ⎟∂⎝ ⎠
，

则有： 

( )
22

0 0 0

1 11 2 4 2
c B C B
c A A A

ρ ρ
ρ ρ

⎡ ⎤⎛ ⎞ ⎛ ⎞= + + − +⋅⋅⋅⎜ ⎟ ⎜ ⎟⎢ ⎥⎝ ⎠ ⎝ ⎠⎣ ⎦
 (19) 

其中 c0 和 ρ0 为平衡态的波速和密度。因密度

的变化量 ρ与质点速度 v 成正比，即 ρ / ρ0 =v / c0，

则一阶的波速方程可表示为
[23]
： 

0 2
Bc c vA= +   (20) 

可见，当质点振动速度为正值时，波速增加；

反之则减小。对于发射的正弦波信号，在信号的正

半周，波速出现超前；负半周则出现滞后。经过一

段时间后，平滑对称的正弦波逐渐变为锯齿波，进

而产生二次及高次谐波。在 KZK 模型和 Full-wave
模型中的非线性系数 β＝1+B/(2A)。 

4  超声成像模拟中的几个重要问题 

图 1 给出医学超声成像步骤框图。以上介绍的

各算法主要模拟了超声波与组织间的相互作用，而 
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图 1  医学超声成像步骤框图 

Fig.1  Block diagram of medical ultrasound imaging 

要实现对医学超声成像过程的模拟，还需要解决波

束控制、组织建模等几个重要问题。 

4.2  波束控制 

现有的医学超声成像系统均采用探头阵列发

射多束同向超声波的形式进行波束聚焦
[1]
。其基本

原理是选取相邻的多个探头单元，按照两边延迟

小，中间延迟大的方式发射超声波。由于各路信号

的相对延迟不同，超声波在探头单元中部的方向产

生能量的汇聚，从探头处到波束能量最集中处距离

为聚焦距离。图 2(a)给出了发射波束聚焦的探头单

元组延迟结构示意图，图中左侧柱状条的长度对应

各单元的延迟时间；图 2(b)给出了波束聚焦过程的

模拟示意图。波束聚焦的程度取决于探头的频率、

单元数以及探头间距等参数，同时也决定了超声成

像的横向分辨力。 

   
              (a) 探头单元组延迟结构      (b) 模拟波束聚焦过程 

图 2  发射波束聚焦 
Fig.2  Beam forming of emission 

在信号接收模式中，探头单元持续接收反射回

波信号。对于组织内某一点 p1 来说，它的反射信号

到达探头边缘单元的距离要大于到探头中心的距

离，为了保持聚焦，探头各单元接收到的信号需要

进行不同的延迟，叠加后才产生 p1处的检测结果。

接收延迟实际上就是发射聚焦的逆过程，所不同的

是组织内部各点因物理位置不同需要采用不同的

延迟结构。图 3 给出了不同点的延迟结构示意图。 

4.3  组织建模 

对超声成像而言，组织用服从特定分布的点状散

射体概括
[31-34]

。在几种散射体分布模型中，Cramblitt
和 Parker 提出的 Marked regularity models[32]

能提供 

 

 
图 3  接收延迟结构示意图 

Fig.3  Illustration of receiving delay structure 

更灵活和全面的散射体分布，因此较具代表性。假

设一维的散射体分布可表示为： 
( ) ( )i i

i
s q a q Qδ= −∑    (17) 

其中，q 代表散射体的物理位置，ai 和 Qi 分别

表示散射体 i 的强度和位置。生物体组织内的散射

体的分布通常可概括为均匀分布、随机分布和聚簇

等三类。为有效表示这三类分布，gamma 分布用于

描述散射体间的距离，gamma 分布为： 
1 / '

'
e( ) , , , 0

( )

' xxf x ' ' x
' '

α β

α α β
α β

− −

= >
Γ  (18) 

1

0

( ) e d' t' p tαα
∞

− −Γ =∫    (19) 

其中 'α 和 'β 分别是 gamma 分布的形状和尺寸

参数，通过对参数的调整，就可获得满足不同分布

的一维散射体分布，表 1 概括了不同 'α 对应的分布。 
表 1  不同 α’对应的一维散射体分布 

Table 1 1D scatterer distribution corresponding to different α’ 
setting 

α'设置 gamma 分布 散射体分布 
α' > 1 小方差 趋于规则分布 
α' = 1 退化为泊松分布 随机分布 
α' < 1 大方差 趋于聚簇 

一维散射体分布需要扩展到高维才能用于组织

建模。Laporte 等
[35]
提出了采用 Hilbert 曲线映射的

方法。图 4 给出了不同精确尺度下的二维 Hilbert 曲
线。图 5 给出了不同参数设置下二维散射体模型。 

 
图 4  不同精确尺度下的二维 Hilbert 曲线 

Fig.4  2D Hilbert curve for different precision levels 
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图 5  不同参数设置下的二维散射体模型 

Fig.5  2D scatterer distribution for different parameter setting 

5  讨 论 

下面一组实验比较了基于线性假设的模拟算

法与实际超声成像系统得到的超射图像。图 6(a)为
成像用仿体，猪骨明胶用于制作组织仿体，由图可

见仿体由两部分组成，透明部分代表声特性阻抗低

的组织，中心圆形部分加入石墨粉，代表声特性阻

抗高并散射体丰富的组织。Ultramark 9 HDI 线性医

学超声成像系统用于获得实际超声图像，图 6(b)为
实际超声图像，图 6(c)为散射体丰富部分对应的图

像直方图。通过 FDTD 求解线性波动方程，可得基

于线性假设的模拟超声图像。图 6(d)为组织模型，

同样是在低声特性阻抗背景中存在一高声特性阻

抗并大量散射体随机分布的圆形目标，图 6(e)为模

拟的超声图像，图 6(f)为随机分布散射体部分对应

的直方图。已知大量随机分布散射体产生的斑点噪

声服从瑞利分布
[36]
，对实际图像和模拟图像的斑点

噪声部分进行直方图拟合，两者均与瑞利分布契合。 
以下实验对比了基于线性波动方程的模拟算

法和卷积法的不同。图 7(a)为模拟组织模型，图 7(b)
为基于线性波动方程模拟算法得到的模拟图像，图

7(c)~7(e)是在相同点传播函数 H(x,y)(式(2))、不同大

小的 PSF 窗(分别为 3×3, 7×7, 和 11×11)时卷积法

得到的模拟图像。可见 PSF 的选取对模拟图像斑点

噪声的形成起决定性作用，并很难和组织特性挂

钩。基于线性波动方程得到的模拟方法虽然不能得

到像卷积法一样边缘清晰的模拟图像，但只要成像

条件固定(发射波频率、聚焦距离、组织模型)，得

到的模拟图像是不变的。以上两组实验说明基于求

解波动方程的模拟方法，在模拟过程中未加入如卷

积法中诸多计算简化条件，有可能得到与更符合实 

 

   
(a) 仿体                  (b) 实际超声图像 

 
(c) 实际超声图像斑点噪声分布 

       
(d) 组织模型         (e) 基于线性波动方程的模拟图像 

 
(f) 模拟超声图像斑点噪声分布 

图 6  基于线性假设的模拟图像与实际图像对比 
Fig.6  Comparison between simulated images on linear 

assumption and actual images 

际超声成像过程的模拟图像。但要做到与实际超声

成像完全相同，还需考虑非线性、衰减等因素。 
以下一组实验给出了在引入非线性及弛豫衰减

条件下，谐波的产生及变化过程。当输入为 2.5MHz
的正弦脉冲时，图 8(a)给出了随声波传播深度的不

同，脉冲变化的示意图，图 8(c)和 8(d)分别给出了

传播深度为 0cm、2cm 和 15cm 时，对应的频谱图。

随着声波传播深度的增加，正负对称的正弦波产生 
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(a) 组织模型          (b) 基于线性波动方程的模拟图像 

     
(c) PSF 窗为 3×3 时卷积法      (d) PSF 窗为 7×7 时卷积法 

得到的模拟图像               得到的模拟图像      

 

(e) PSF 窗为 11×11 时卷积法得到的模拟图像 
图 7  基于线性波动方程的模拟和卷积法的对比 

Fig.7  Simulation based on linear acoustic wave equation vs. 
convolution method 

畸变，谐波成分逐渐产生，在 2cm 处可见明显的二

次及高次谐波成分，随后谐波成分经历一个先增长

后衰减的过程，并且由于谐波成分的频率高，衰减

速度高于基波成分。 

 
(a) 不同传播深度下，正弦脉冲的变化 

 
(b) 传播深度为 0cm 时的频谱图 

 
(c) 传播深度为 2cm 时的频谱图 

 
(d) 传播深度为 15cm 时的频谱图 
图 8  谐波的产生及变化过程 

Fig.8  Forming of harmonics and its variation 

图 9 对比了基于非线性假设的基波和谐波成像

效果。图 9(a)为模拟组织模型，图 9(b)和 9(c)分别

为提取回波信号中的基波和谐波成分得到的模拟

图像。可见谐波成像的图较基波成像的图具有更好

的对比度和更清晰的目标边缘。 
与以往的基于线性假设的超声图像模拟算法

相比，近年来出现的基于数值算法求解超声波动方 

   

(a) 组织模型                (b) 基波成像的图 

 

(c) 谐波成像的图 
图 9  基/谐波模拟成像对比 

Fig.9  Harmonic imaging vs. fundamental imaging 
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程的模拟算法遵循实际超声成像过程，假设前提

少，能够概括非线性、非均匀性、反射、折射、散

射、衰减等各种声现象。在适当的组织描述前提下，

基于超声波动方程的方法为理解超声图像中斑点

噪声、阴影等现象的形成提供了形象、准确的工具，

为提取区别于声特性阻抗的各类声信息进行成像

提供了研究平台，更有利于在组织特性和图像特征

间寻找匹配对应关系，进而更好地理解和应用超声

成像。 
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