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基于磁致边界振动希尔伯特变换的

电导率重建简化算法

陶　 进ꎬ郭各朴

(南京师范大学物理科学与技术学院ꎬ江苏 南京 ２１００２３)

[摘要] 　 磁声成像是一种结合电阻抗成像和超声成像优点的多物理场耦合新型成像方法ꎬ能实现组织的电阻抗

对比成像ꎬ重建组织内部电阻抗分布的边界. 本研究首先利用强指向性换能器来提高磁致振动检测的方向精确性ꎬ
通过磁声声压导数实现边界振动声源法向声压的提取ꎻ然后从换能器的接收声压出发ꎬ利用三维空间的格林函数

推导了一种基于磁致边界振动法向声压的电导率重建算法ꎬ明确了重建过程中声压及其导数的物理意义ꎻ最后建

立了圆柱坐标下的柱状扫描系统ꎬ对双层偏心圆柱组织模型所产生的声压和换能器所接收到的磁声声波进行了模

拟ꎬ利用 Ｈｉｌｂｅｒｔ 变换实现波簇包络定位和相位分析ꎬ恢复磁致边界振动声压ꎬ重建扫描面的二维电导率分布和模

型截面具有较高的一致性ꎬ不但获得了组织的边界信息ꎬ还实现了组织内部电导率分布的精确重建. 所提出的基于

磁致边界振动希尔伯特变换的电阻抗重建简化算法为组织病变的电阻抗成像和磁声诊断提供了新方法.
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陶　 进ꎬ等:基于磁致边界振动希尔伯特变换的电导率重建简化算法

磁声成像(Ｍａｇｎｅｔｏ ｉｎｄｕｃｅｄ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｉｍａｇｉｎｇ) [１]是一种结合电阻抗成像[２－４] 和超声成像[５－６] 优点的多

物理场耦合新型成像方法. 在交变磁场的激励下ꎬ具有一定电导率分布组织感应的涡流和静磁场相互作

用而产生洛伦兹力ꎬ这会引起组织媒质的磁致振动而激发出声波ꎬ在组织周围放置的超声换能器能够接收

组织内部传播出来的磁声信号ꎬ它包含了组织内部的电导率分布特性ꎬ进一步可以实现物体内电导率[７－８]

分布的重建. 该技术融合了超声成像技术高空间分辨率和磁感应成像高对比度的优势ꎬ也被称为“双模

态”成像ꎬ在早期肿瘤的诊疗领域有着良好的应用前景.
近年来ꎬ国内外专家学者针对磁声成像[９－１６] 的可行性和准确性进行了许多理论和实验的研究. ２００８

年ꎬ马青玉和 Ｈｅ Ｂｉｎ[１７]基于声直线传播和感应涡流理论ꎬ提出了声源计算公式ꎬ实验结果表明电导率边界

处感应涡流突变是磁声信号的产生原因ꎬ声波振幅和极性反映了电导率的变化率和改变方向. ２０１２ 年ꎬ马
青玉和孙晓冬[１８]基于格林函数和声偶极传播理论ꎬ对磁声振动声源进行反演推导ꎬ提出了内部电导率分

布层析成像的新算法ꎬ提高了图像清晰度和分辨率. ２０１３ 年ꎬＭａｒｉａｐｐａｎ 和 Ｈｅ Ｂｉｎ[１９] 基于矢量声源分析ꎬ
并结合亥姆霍兹感应涡流的分解ꎬ提出了高分辨率生物组织电阻抗重建算法. ２０１５ 年ꎬ刘国强等人[２０] 提

出了线圈检测模式下的磁声电成像ꎬ利用互易定理推导了计算线圈感应电压的积分公式ꎬ并通过迭代算法

重构组织的电导率. ２０１６ 年ꎬＹｕ 和 Ｈｅ[２１]通过提高脉冲磁场的频率ꎬ实现了高频磁声成像ꎬ并对老鼠癌症

样本进行了生物电阻抗成像ꎬ提高了图像的分辨率.
在过去的研究中ꎬ专家学者研究了二维和三维图像重建算法ꎬ能够重建并分辨不同电导率组织的边

界ꎬ但没有明确信号处理过程中变量的物理含义[２２－２３]ꎬ如图像重建过程中未对磁声声压和磁声声波加以

区分ꎬ时常忽略磁场和换能器脉冲响应的影响ꎬ传统磁声成像中声压导数的含义比较模糊ꎬ重建图像不能

和电导率分布精确对应ꎬ缺少定量性分析等问题ꎬ需要进一步解决ꎬ促进磁声成像技术的应用.
本文利用格林函数实现磁声声源的重建和组织电导率的恢复ꎬ提出了一种基于磁致边界振动希尔伯

特变换的电导率重建算法. 首先从脉冲磁场激励下的电磁感应和磁致振动出发ꎬ研究了磁声传播的基本

原理ꎬ给出了磁声声压公式ꎬ然后在三维自由空间内进行格林函数分解ꎬ推导了等效声源的重建公式ꎬ进一

步考虑换能器的强指向性特性[２４]ꎬ明确了声压导数的物理意义ꎬ实现了磁致边界振动法向声压的提取和

组织内部电导率的重建. 建立了圆柱坐标下的柱状扫描系统ꎬ对双层偏心圆柱组织模型所产生的磁声声

压和换能器所接收到的磁声声波进行了模拟ꎬ并利用希尔伯特变换进行包络定位和振动相位分析ꎬ实现磁

致边界振动法向声压的提取和扫描层面组织的电导率重建ꎬ所得到的二维电导率分布和模型截面高度一

致ꎬ实现了组织内部电导率分布的精确重建. 所提出的基于磁致边界振动希尔伯特变换的电阻抗重建简

化算法为组织病变的磁声诊断和电阻抗成像提供了新方法.

图 １　 磁声成像系统的原理图

Ｆｉｇ􀆰 １　 Ｓｋｅｔｃｈ ｍａｐ ｏｆ ｍａｇｎｅｔｉｃ ｉｎｄｕｃｅｄ ａｃｏｕｓｔｉｃ
ｉｍａｇｉｎｇ ｓｙｓｔｅｍ

１　 原理和方法

磁声成像原理如图 １ 所示. 具有一定电导率分布的被测物体被放置于一个均匀分布的静态磁场 Ｂ０ ＝Ｂ０ｚ
和脉冲磁场Ｂ１(ｔ)＝ Ｂ１(ｔ)ｚ叠加而成的复合磁场中. 在脉冲磁场

的作用下ꎬ导电组织内部某一点 ｒ 处的感应电场为 Ｅ(ｒꎬｔ)ꎬ并
产生涡流 Ｊ(ｒꎬｔ)＝ σ(ｒꎬｔ)Ｅ(ｒꎬｔ) . 在静磁场的作用下ꎬ涡流所在

ｒ 处的组织受到洛伦兹力 ＦＬ(ｒꎬｔ)的作用而产生磁致振动ꎬ激发

出和脉冲磁场频率一致的磁声信号ꎬ其声压 ｐ(ｒꎬｔ)经组织和媒

质的传播后被放置在 ｒ′处的超声换能器接收ꎬ其包含组织内部

电导率的分布信息ꎬ可以用来实现组织电导率分布重建.
由声学原理可知ꎬ在脉冲磁场为 δ(ｔ)时ꎬ组织内部 ｒ 声源所

激发的声场满足波动方程[２４]:

　 ∇２ｐ(ｒ′ꎬｔ)－ １
ｃ２

∂２ｐ(ｒ′ꎬｔ)
∂ｔ２

＝ －∇􀅰[Ｊδ(ｒ)×Ｂ０]⊗δ′( ｔ) (１)

式中ꎬｃ为声速ꎬ∇􀅰为散度运算符ꎬ∇２ 为拉普拉斯算子ꎬｐ(ｒ′ꎬｔ)
为观测点 ｒ′处的声压. 基于偶极辐射理论ꎬ磁声辐射声压可以写

成∇􀅰[Ｊδ(ｒꎬｔ)×Ｂ０]ｃｏｓθꎬＪδ(ｒꎬｔ)是脉冲磁场激发所产生的涡

—５９—
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流ꎬθ是声传播路径矢量(ｒ′－ｒ)与涡流单位法向矢量 ｎ(ｒ)的夹角. 另外ꎬ考虑到换能器指向性参数Ｄ(β)＝

｜２Ｊ１(ｋａｓｉｎβ) / (ｋａｓｉｎβ) ｜ [２５]的影响ꎬ其中ꎬａ是平面活塞换能器的半径ꎬＪ１(􀅰)为一阶柱状贝塞尔函数ꎬｋ ＝ ２πｆ
ｃ

是波数ꎬｆ为声信号频率ꎬβ为声传播路径(ｒ′－ｒ)与换能器表面法向 ｎ(ｒ′)的夹角. 基于声传播的格林函数[２６]ꎬ
在 ｒ′处换能器所接收到的磁声声压表示为:

ｐ(ｒ′ꎬｔ)＝ ∭
Ｖ

ξη
４π ｜ ｒ′－ｒ ｜

∇􀅰[Ｊδ(ｒꎬｔ)×Ｂ０]ｃｏｓθ
２Ｊ１(ｋａｓｉｎβ)
ｋａｓｉｎβ

ｄｒ⊗δ′( ｔ－ ｜ ｒ′－ｒ ｜ / ｃ)ꎬ (２)

式中ꎬξ是换能器的压电转换系数ꎬδ(ｔ－ ｜ ｒ′－ｒ ｜ / ｃ)是声压信号传播距离 ｜ ｒ′－ｒ ｜所产生的信号时延. 最后考虑到

脉冲磁场 Ｂ１(ｔ)和换能器脉冲相应 Ｒ( ｔ)的影响ꎬ接收到的磁声声波可以表示为 ｗ(ｒ′ꎬｔ)＝ ｐ(ｒ′ꎬｔ)⊗Ｂ( ｔ)⊗
Ｒ(ｔ) .　

为了计算组织内部的声场分布ꎬ定义 Ａ(ｒ)＝ {∇􀅰[Ｊδ( ｒ)]ｃｏｓθ}
２Ｊ１(ｋａｓｉｎβ)
ｋａｓｉｎβ

为等效声源. 在傅里叶

变换中ꎬＦ[δ( ｔ)] ＝ ∫ δ( ｔ)ｅｘｐ( ｊωｔ)ｄｔ＝ １ 和 Ｆ[δ′( ｔ)] ＝ ∫ δ′( ｔ)ｅｘｐ( ｊωｔ)ｄｔ ＝ ｊωꎬ令 Ｒ ＝ ｜ ｒ′－ｒ ｜和 ｋ ＝ω / ｃꎬ得

到 Ｆｋ[δ( ｔ)] ＝ ∫ δ( ｔ)ｅｘｐ( ｊｋ􀭰ｔ)ｄ􀭰ｔ＝ ｃＦ[δ( ｔ)]和 Ｆｋ[δ′( ｔ－Ｒ / ｃ)] ＝ ｊｋｃ２ｅｘｐ( ｊｋＲ)ꎬ其中 􀭰ｔ ＝ ｃｔ. 可以得到式(１)

的频域表达式为[２７]:

Ｐ(ｒ′ꎬｋ)＝ ｊｋξｃ２Ｂ ∭
Ｖ

ｄｒＡ(ｒ)ｅｘｐ[ ｊｋ ｜ ｒ
－ｒ′ ｜ ]

４π ｜ ｒ－ｒ′ ｜
. (３)

在柱坐标中的格林函数 ｅｘｐ( ｊｋ ｜ ｒ′－ｒ ｜ ) / (４π ｜ ｒ′－ｒ ｜ )可以用－ ｊ
８π ∑

＋∞

ｍ ＝ －∞
ｅｘｐ[ ｊｍ(φ－φ′)] [ Ｊｍ(μρ) ×

Ｈ(１)
ｍ (μρ′)] ∫＋∞

－∞
ｄｋｚｅｘｐ[ｊｋｚ(ｚ－ｚ′)] [２７]展开ꎬ式(３)可以写成:

ｐ(ｒ′ꎬｋ)
ｊｋξｃ２Ｂ０

＝ ∭
Ｖ

ｄｒ􀅰Ａ(ｒ) １
２π∑

＋∞

ｍ ＝ －∞
ｅｘｐ[ｊｍ(φ － φ′)] ｊπ

２
Ｊｍ(μρ)Ｈ(１)

ｍ (μρ′)é

ë
êê

ù

û
úú{ }􀅰 １

２π∫
＋∞

－∞
ｄｋｚｅｘｐ[ｊｋｚ(ｚ － ｚ′)]{ } ꎬ

(４)

式中ꎬμ＝ ｋ２－ｋ２ｚ ꎬ(ρꎬφꎬｚ)和(ρ′ꎬφ′ꎬｚ′)分别表示柱状坐标系中 ｒ 和 ｒ′的坐标. Ｊｍ(􀅰)和 Ｈ(１)
ｍ (􀅰)分别表示

ｍ阶贝塞尔函数和汉克函数[２８－２９] .
为了提取式(４)中的 Ａ(ｒ)ꎬ首先公式两侧同乘以 ｅｘｐ( ｊｎφ′)并在 ０ 到 ２π 范围内对 φ′进行积分ꎬ然后

用 ２πδ(ｍ－ｎ)替代 ∫２π
０
ｄφ ′ｅｘｐ[ ｊ(ｍ－ｎ)φ′]得到:

∫２π
０

ｄφ′Ｐ(ｒ′ꎬｋ)
ｊｋξｃ２Ｂ０

ｅｘｐ( ｊｎφ′)＝ ∭
Ｖ

ｄｒＡ(ｒ) １
２π

ｊπ
２
Ｊｍ(μρ)Ｈ(１)

ｍ (μρ′)é

ë
êê

ù

û
úú􀅰

∑
＋∞

ｍ ＝ －∞
ｅｘｐ[ ｊｍφ]２πδ(ｍ － ｎ)( )

１
２π ∫

＋∞

－∞
ｄｋｚｅｘｐ[ ｊｋｚ( ｚ－ｚ′)] . (５)

当 ｍ＝ｎ时 ∑
＋∞

ｍ ＝ －∞
ｅｘｐ[ ｊｍφ]２πδ(ｍ－ｎ)可以简化为 ２πｅｘｐ[ ｊｎφ]ꎬ式(５)两侧同时乘以 ｅｘｐ[－ｊｎφ０]并在

－∞到＋∞范围内进行求和得到:

∫２π
０

ｄφ′Ｐ(ｒ′ꎬｋ)
ｊｋξｃ２Ｂ０

ｅｘｐ[ ｊｎ(φ′)] ∑
＋∞

－∞
ｅｘｐ[－ｊｎφ０] ＝ ∭

Ｖ

ｄｒＡ(ｒ) ２π
２π

ｊπ
２
Ｊｍ(μρ)Ｈ(１)

ｍ (μρ′)é

ë
êê

ù

û
úú􀅰

ｅｘｐ[ ｊｎφ] ∑
＋∞

－∞
ｅｘｐ[－ｊｎφ０]

１
２π ∫

＋∞

－∞
ｄｋｚｅｘｐ[ ｊｋｚ( ｚ－ｚ′)] . (６)

进一步在式(６)两侧再同时乘以[μＪｍ(μρ０)] / [Ｈ(１)
ｍ (μρ′)]和 ｅｘｐ[ ｊγｚ′]ꎬ并对 μ∈[０ꎬ＋∞ )和 ｚ′∈(－∞ ꎬ

＋∞ )分别积分得到:

∫２π
０

ｄφ′Ｐ(ｒ′ꎬｋ)
ｊｋξｃ２Ｂ０

∑
＋∞

－∞
ｅｘｐ[ ｊｎ(φ′－φ０)] ∫＋∞

０
ｄμ
μＪｍ(μρ０)
Ｈ(１)
ｍ (μρ′) ∫

＋∞

－∞
ｄｚ′ｅｘｐ[ ｊγｚ′] ∫＋∞

－∞
ｄγｅｘｐ[ ｊγ(－ｚ０)] ＝

—６９—
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∫ρ′
０
ρｄρ ∫２π

０
ｄφ ∫＋∞

－∞
ｄｚ Ａ(ｒ) ｊπ

２
é

ë
êê

ù

û
úú

δ(ρ－ρ０)
ρ

２πδ(φ－φ０)ｅｘｐ[ ｊγｚ] ∫＋∞
－∞

ｄγｅｘｐ[ ｊγ(－ｚ０)] . (７)

对式(７)右侧进行积分变换和整形ꎬ可以简化为:

∫２π
０

ｄφ′Ｐ(ｒ′ꎬｋ)
ｊｋξｃ２Ｂ ∑

＋∞

－∞
ｅｘｐ[ ｊｎ(φ′－φ０)] ∫＋∞

０
ｄμ
μＪｍ(μρ０)
Ｈ(１)
ｍ (μρ′) ∫

＋∞

－∞
ｄｚ′ｅｘｐ[ ｊγｚ′]􀅰

∫＋∞
－∞

ｄγｅｘｐ[ ｊγ(－ｚ０)] ＝ ２ｊπ３Ａ(ρ０ꎬφ０ꎬｚ０) . (８)

对于柱状模型ꎬ不考虑 ｚ方向ꎬ可认为 μ＝ ｋ２－ｋ２ｚ ≈ｋ 和 ｚ′ ＝ ｚ０ . 将(ρꎬφꎬｚ)替代(ρ０ꎬφ０ꎬｚ０)ꎬｋ 替代 μꎬ
式(８)可以修正为:

Ａ(ρꎬφꎬｚ)＝ ∬
ｓ′

ｄｓ′π
２

４
π２ξｃ２Ｂ０

２π
４π ｜ ｒ－ｒ′ ｜

１
２π∫

＋∞

０
ｄｋ( － ｊｋ)Ｐ(ｒ′ꎬｋ)ｅｘｐ[ － ｊｋ ｜ ｒ － ｒ′ ｜ ]æ

è
ç

ö

ø
÷ . (９)

因此可以得到组织的内部等效声源为:

∇􀅰[Ｊδ(ｒ)]ｃｏｓθ
２Ｊ１(ｋａｓｉｎβ)
ｋａｓｉｎβ

＝ １
πξｃ３Ｂ ∬ｓ′ ｄｓ′

１
｜ ｒ－ｒ′ ｜

∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)
∂ｔ

. (１０)

由于生物组织电导率较低ꎬＢ０Ｅ(ｒ)∇􀅰[σ(ｒ)]≽Ｂ０σ(ｒ)∇􀅰[Ｅ(ｒ)]ꎬ表明组织内部均匀分布的电导率所

产生振动信号的强度远小于边界上电导率突变所产生的振动强度ꎬ因此只需要考虑电导率突变边界产生的

磁声声源[３０] . ∇􀅰[Ｊδ(ｒ)]可以由涡流沿法向方向的梯度 Ｅ(ｒ)[∂σ(ｒ) / ∂ｎ(ｒ)]进行计算. 由于换能器发射和

接收的互异性ꎬ实际磁声信号的接收在很大程度上取决于换能器的接收特性 ｜ ２Ｊ１(ｋａｓｉｎβ) / (ｋａｓｉｎβ)] [３１]ꎬ其
中换能器半径和工作频率的乘积 ｋａ起着决定性作用ꎬｋａ越大ꎬ指向性越强ꎬ接收角度越小. 换能器的指向性

对信号接收的范围有着很大的影响ꎬ对于 ｋａ较小的指向性较弱的换能器ꎬ除了正对换能器方向ꎬ能接收较宽

范围内的传播信号ꎬ产生逐渐衰减的声压. 如 ｋａ≪１ꎬ换能器全指向性ꎬβ对信号接收无影响ꎬ很难用磁声声压

的幅度变化区分法向声压. 实验中所使用换能器(Ｐａｎａｍｅｔｒｉｃｓ Ｕ３９８)的半径 １.９ ｃｍꎬ频率 ０.５ ＭＨｚꎬｋａ ＝ ３９.７ꎬ
其－３ ｄＢ 的接收角度小于±５°. 进一步对于 ｋａ≫１ 的换能器ꎬ只有当 β≈０ 时 ｜ ２Ｊ１(ｋａｓｉｎβ) / (ｋａｓｉｎβ) ｜≈１. 当磁

致振动的方向与换能器表面的法向一致时ꎬ即 θ＝β＝０ꎬ此时检测到磁致振动所产生的磁声声压最大ꎬ代表了

磁致边界振动的法向声压. 通过对 ｐ(ｒ′ꎬｔ)求导ꎬ提取磁致边界振动声压突变的幅值和方向ꎬ就能恢复电导率

突变产生的法向声压ꎬ因此得到:

Ｅ(ｒ) ∂σ(ｒ)
∂ｎ(ｒ)

é

ë
êê

ù

û
úú
θ＝β＝０

＝ １
πξｃ３Ｂ０

∬
ｓ′

ｄｓ′ １
｜ ｒ－ｒ′ ｜

∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)
∂ｔ ＭＢＰ

. (１１)

当 θ＝β＝ ０ꎬ磁致振动方向 ｎ( ｒ)与换能器法向一致. 因为磁致边界振动法向声压(ｍａｇｎｅｔｉｃ ｉｎｄｕｃｅｄ

ｂｏｕｎｄａｒｙ ｖｉｂｒａｔｉｏｎ ｐｒｅｓｓｕｒｅꎬＭＢＰ)沿着偶极声源振动方向ꎬ当 ＭＢＰ 沿 ｎ( ｒ)方向传播时ꎬ ∂σ(ｒ)
∂ｎ(ｒ)

é

ë
êê

ù

û
úú
θ＝β＝０

可以

转换为
∂σ(ｒ)
∂(ｒ′－ｒ)

é

ë
êê

ù

û
úú

[１８]

ꎬ因此得到:

σ(ｒ)＝
Ｒｍ

πξｃ４Ｂ０Ｅ(ｒ)
∬
ｓ′

ｄｓ′ １
｜ ｒ－ｒ′ ｜ ∫

ｔ

０
ｄｔ∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)

∂ｔ ＭＢＰ
. (１２)

式中ꎬＲｍ 和 φ′分别为扫描半径和换能器测量位置的角度. 对于面积为 Ｓ 和周长为 Ｌ 的闭合曲面ꎬ感应的

电场强度满足 ∮ Ｅ(ｒ)ｄＬ＝ － ∬ [∂Ｂ１( ｔ) / ∂ｔ]ｄＳ[１８]ꎬ电导率分布可以修正为:

σ(ｒ)＝
Ｒｍ

πξｃ４Ｂ０

Ｌ
Ｓ ∬ｓ′ ｄｓ′

１
｜ ｒ－ｒ′ ｜ ∫

ｔ

０
ｄｔ ∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)

∂ｔ ＭＢＰ
. (１３)

在实际的 ＭＡＴ￣ＭＩ 系统中ꎬ由于换能器的脉冲响应ꎬ脉冲磁场波形和实验测量的磁声声波都具有一定

的噪声ꎬ因此及时采用超声成像中最常用的维纳逆滤波[３２] 也很难通过声波波形的逆卷积实现 ｐ( ｒ′ꎬｔ)的
精确重建. 本研究通过希尔伯特变换[３３]来进行波簇的包络定位和振动相位分析ꎬ可以精确获得磁致边界

振动法向声压的幅值、位置和极性ꎬ进一步利用式(１３)就能够实现组织内部电导率分布的重建.
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图 ２　 双层偏心柱状组织模型的截面电导率分布

Ｆｉｇ􀆰 ２　 Ｃｒｏｓｓ￣ｓｅｃｔｉｏｎａｌ ｃｏｎｄｕｃｔｉｖｉｔｙ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ
ａ ２￣ｌａｙｅｒ ｅｃｃｅｎｔｒｉｃ ｃｙｌｉｎｄｒｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ

２　 数值仿真

为了验证所提出基于磁致边界振动希尔伯特变换的电

导率重建算法的正确性ꎬ在柱坐标中建立了一个双层偏心

圆柱体组织模型ꎬ通过数值计算模拟了了组织边界的磁致

振动特性和扫描测量圆周上的磁声声压分布以及换能器接

收到的磁声声波. 计算中ꎬ假设声波在均匀介质中传播ꎬ不
考虑声波在组织和媒质传播中产生的衰减、反射和散射ꎬ且
不同媒质中的声速都设定为 １ ５００ ｍ / ｓ. 双层偏心圆柱模型

的横截面电导率分布如图 ２ 所示ꎬ模型外层组织的圆形半

径是 ３０ ｍｍꎬ电导率为 １ Ｓ / ｍꎬ内层组织圆形半径是 １８ ｍｍꎬ
电导率是 ０ Ｓ / ｍꎬ圆心坐标为(３４ꎬ４０)ｍｍꎬ外边界 Ａ与内边

界 Ｂ相距 ６ ｍｍ. 换能器的扫描半径设定为 ４０ ｍｍ. 组织模

型放置在电导率为 ０ Ｓ / ｍ 的蒸馏水中.
首先根据式(２)ꎬ模拟了换能器在 １°到 ３６０°的测量角

度上所接收到的磁声声压. 换能器的测量方向如图 ２ 中的

实线箭头所示ꎬ在测量角度为 ０°时ꎬ产生以最大值进行归一化的磁声声压如图 ３(ａ)所示. 可见在 １１３ μｓ
和 １４１ μｓ 处产生了两个正峰值声压ꎬ在 １１７ μｓ 和 １５３ μｓ 处形成两个负峰值声压. 由于受换能器接收张角

和偶极声源辐射角的影响ꎬ在峰值声压之间形成了连续的声压衰减ꎬ产生了从正峰值声压逐渐衰减至零ꎬ
又由零逐渐增加到负峰值声压的变化. 根据时间可以看出ꎬ正负峰值声压分别是由图 ２ 中电导率边界 Ａ
和 Ｄ处的偶极声源产生ꎬ正峰值声压反映了电导率边界 Ａ和 Ｃ处的 ０→１ Ｓ / ｍ 的电导率变化ꎬ而负峰值声

压代表了电导率边界 Ｂ和 Ｄ处由 １→０ Ｓ / ｍ 的电导率变化ꎬ它们相反的声压极性和相反的电导率变化极

性完全一致. 进一步发现ꎬ正峰值声压 Ａ和负峰值声压 Ｄ之间的间隔是 ４０ μｓꎬ和模型截面电导率的直径

６０ ｍｍ 完全一致. 另外图中 ＡꎬＢꎬＣꎬＤ处 ４ 个垂直跳变还反映了相应边界所产生的法向声压ꎬ包含了磁致

边界振动声源的幅值与极性. 虽然理论上 Ａ和 Ｄ边界声源振动强度一样ꎬ但是由于声传播衰减的影响ꎬ峰
值声压 Ａ的幅度略大于峰值声压 Ｄ.

图 ３　 模拟结果:(ａ)磁声声压 ｐ(ｒ′ꎬｔ) 和(ｂ)磁声声波 ｗ(ｒ′ꎬｔ)
Ｆｉｇ􀆰 ３　 Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｍａｇｎｅｔｉｃ ｉｎｄｕｃｅｄ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｐ(ｒ′ꎬｔ) ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｃｏｌｌｅｃｔｅｄ ｗａｖｅｆｏｒｍ ｗ(ｒ′ꎬｔ)

将图 ３(ａ)中的磁声声压和实验系统函数卷积得到的最大幅度归一化的磁声声波如图 ３(ｂ)所示ꎬ对
应图 ３(ａ)中的 ４ 个峰值声压产生明显的 ４ 个波簇ꎬ而峰值声压之间的连续声压衰减所产生的磁声声波相

互抵消ꎬ因此垂直声压跳变(ＭＢＰ)所产生波簇的振幅和极性反映了边界的电导率变化的大小和方向.
在电导率的重建中ꎬ对图 ３(ｂ)中的磁声声波进行 Ｈｉｌｂｅｒｔ 变换ꎬ得到如图 ４(ａ)所示的包络信号ꎬ４ 个

峰 Ａ、Ｂ、Ｃ和 Ｄ的位置分别对应了被测物体的 ４ 个电导率变化边界. 通过振动相位的分析实现对波簇值和

振动极性的提取ꎬ得到沿测量方向的磁致边界振动法向声压分布ꎬ其结果如图 ４(ｂ)所示. 为了和理论结果

对比ꎬ对图 ３(ａ)中模拟的声压分布求导ꎬ得到如图 ５(ａ)所示的归一化的声压导数分布ꎬ图中用“＋ / －”和
“－ / ＋”分别表示边界信号的相位信息ꎬ同时用垂直声压跳变的幅值来恢复相应的磁致边界振动法向声
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压. 通过提取图 ５(ａ)中脉冲信号的幅值和相位信息ꎬ得到如图 ５(ｂ)所示的
∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)

∂ｔ ＭＢＰ
信号分布ꎬ可以明

显地看出 Ａ、Ｂ、Ｃ、Ｄ ４ 个峰值的位置、幅值和极性与图 ４(ｂ)中的分布完全一致ꎬ证明了采用 Ｈｉｌｂｅｒｔ 变换和

振动极性提取可以准确地获得磁致边界振动的法向声压.

图 ４　 对磁声声波进行 Ｈｉｌｂｅｒｔ 变换和振动极性分析的结果

Ｆｉｇ􀆰 ４　 Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｌｌｅｃｔｅｄ ｗａｖｅｆｏｒｍ ａｆｔｅｒ Ｈｉｌｂｅｒｔ ｔｒａｎｓｆｏｒｍ ａｎｄ ｖｉｂｒａｔｉｏｎ ｐｏｌａｒｉｔｙ ａｎａｌｙｓｉｓ

图 ５　 (ａ)归一化的声压导数
∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)

∂ｔ
ꎬ(ｂ)用磁声声压提取的边界法向声压

∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)
∂ｔ ＭＢＰ

Ｆｉｇ􀆰 ５　 (ａ)Ｎｏｒｍａｌｉｚｅｄ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｄｅｒｉｖａｔｉｖｅ
∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)

∂ｔ
ꎬａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ｎｏｒｍａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ

ｍａｇｎｅｔｉｃ ｉｎｄｕｃｅｄ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｖｉｂｒａｔｉｏｎ ｒｅｔｒｉｅｖｅｄ ｆｒｏｍ ｐ(ｒ′ꎬｔ)

图 ６　 (ａ)传统磁声成像算法和(ｂ)基于磁致边界振动希尔伯特变换的电导率分布重建结果

Ｆｉｇ􀆰 ６　 Ｉｍａｇｅｓ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｗｉｔｈ(ａ) ｔｈｅ ｔｒａｄｉｔｉｏｎａｌ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ｓｉｍｐｌｉｆｉｅｄ ｃｏｎｄｕｃｔｉｖｉｔｙ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ
ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｎｏｒｍａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｍａｇｎｅｔｉｃ ｉｎｄｕｃｅｄ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｖｉｂｒａｔｉｏｎ ａｎｄ Ｈｉｌｂｅｒｔ ｔｒａｎｓｆｏｒｍ

采用传统磁声成像的算法得到的重建结果如图 ６(ａ)所示. 可见图中有两个半径不同的偏心圆环ꎬ其
形状和尺寸与图 ２ 中的组织模型电导率截面轮廓相一致. 重建图像中两条极性相反的边界条纹能够反映

出组织模型从外到内电导率的变化ꎬ外边界条纹极性为正ꎬ对应于 ０→１ Ｓ / ｍ 的电导率变化ꎬ而内边界条纹

极性为负ꎬ对应于 １→０ Ｓ / ｍ 的电导率变化. 受到换能器的系统函数与脉冲磁场的影响ꎬ重建图像边界处
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出现宽度约为 ５ ｍｍ 的亮暗边界条纹ꎬ降低了空间分辨率ꎬ影响了重建图像的质量. 可见传统磁声成像的

算法只能反映出组织边界的电导率变化ꎬ无法重建出图像内部的电导率分布ꎬ且边界的分辨率较低. 而使

用本文所提出的电导率重建的简化算法ꎬ对 ３６０ 个角度上的磁声声波进行处理ꎬ将得到的磁致边界振动法

向声压代入到式(１２)中ꎬ通过积分得到 ∫ｔ
０
ｄｔ∂ｐ(ｒ′ꎬｔ)

∂ｔ ＭＢＰ
的一维分布ꎬ进而通过式(１３)可以实现扫描截面

上的二维电导率分布重建ꎬ其结果如图 ６(ｂ)所示. 可见ꎬ重建图像的形状与尺寸和组织模型具有较高的一

致性ꎬ不但能重建内外组织的截面形状ꎬ而且能较好地反映内外组织内部的电导率分布ꎬ但由于层析成像

的计算叠加ꎬ重建的电导率边界略有模糊ꎬ形成灰度渐变的伪影分布.

３　 讨论

由图 ６(ａ)的重建图像可知ꎬ由于传统的磁声成像使用的是换能器所接收到的磁声声波ꎬ只能在组织

的电导率边界产生条纹ꎬ其幅度由沿法向的电导率导数所决定ꎬ而其宽度由波簇的长短决定. 要获得较窄

的边界条纹[３１]ꎬ需要尽量缩短系统的脉冲响应和脉冲磁场的激励时间ꎬ可以采用高频脉冲激励和高频宽

带换能器接收. 但是高频声衰减会降低声信号接收的灵敏度和信噪比ꎬ同时高频大电流的脉冲磁场会增

加系统的设计难度. 在声成像中ꎬ使用接收到的声波信号进行图像重建ꎬ超声成像的空间分辨率一般可以

认为是波长. 但是如果能够从接收信号中精确还原磁声声压ꎬ可以认为由声压或者波形的采样频率决定ꎬ
则其分辨率可以得到大幅度的提高[１８] . 但是在本研究中ꎬ由于换能器能器脉冲响应的不精确和接收信号

的误差ꎬ很难精确恢复磁声声压ꎬ而是通过 Ｈｉｌｂｅｒｔ 变换来确定磁致边界振动法向声压的位置和方向ꎬ因此

其分辨率取决于重叠波簇的分辨能力ꎬ对于 ０.５ ＭＨｚ 的工作频率ꎬ其分辨率约为 ３ ｍｍꎬ超过了传统方法的

空间分辨率. 进一步研究精确声压的逆卷积算法将会对电导率重建分辨率的提高有着积极的意义.
众所周知ꎬ在电磁感应中ꎬ涡流沿法向方向的梯度产生洛伦兹力ꎬ洛伦兹力的散度即为磁致振动的声

源强度[３０]ꎬ在组织模型的电导率突变边界会产生较强的磁声声压. 因此ꎬ在过去的研究中ꎬ经常选择存在

明显电导率突变的柱状组织模型进行声源分布和计算ꎬ只考虑边界声源的贡献而不考虑内部声源的影

响. 本文所提出的希尔伯特变换和磁致边界振动的电导率重建算法不但可以重建截面电导率分布的形状

和大小ꎬ还可以重建组织内部的电导率分布ꎬ提高边界位置的空间分辨率. 在本课题组以前的研究中ꎬ对
呈现梯度分布的组织边界进行了研究[３０] . 结果表明ꎬ内部声源主要由组织内部电导率分布以及电场强度

的旋度决定的ꎬ而边界声源由电导率梯度与感应电场的向量积决定. 对于电导率较低的生物组织而言ꎬ边
界声源由电导率的变化率决定ꎬ内部声源由感应电场决定. 对于变化比较明显的电导率边界ꎬ边界声源远

大于内部声源ꎬ内部声源常被忽略. 对于具有渐变电导率分布的生物组织而言ꎬ磁致振动强度太小ꎬ从接

收的磁声声压中不足以提取磁致边界振动的法向声压ꎬ因此针对渐变电导率分布组织模型的研究将更有

价值. 实际组织中ꎬ肿瘤的正常组织和病理组织之间并没有明显的突变边界ꎬ而是呈现某种电导率梯度分

布ꎬ因此进一步研究电阻抗缓变分布模型的重建算法将具有更加现实的意义和应用前景.

４　 结论

本文对磁声成像的逆问题进行了深入的研究ꎬ对电导率重建算法进行了详细的推导ꎬ明确了磁声声压

及其导数的物理含义ꎬ提出了一种基于磁致边界振动希尔伯特变换的电导率重建算法. 采用双层偏心柱

状组织模型进行了磁声声压、磁声声波和截面电导率重建的数值仿真ꎬ并与传统的重建算法进行了对

比. 所提算法的重建结果与组织模型的截面电导率分布具有高度的一致性ꎬ不但可以获得截面电导率分

布的形状和大小ꎬ还可以实现组织内部的电导率分布重建ꎬ具有良好的空间分辨率. 本研究为磁声成像在

生物组织的病变检测和电阻抗成像中的应用提供了一种简化方法.
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