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摘　 要:针对超声组织谐波成像中宽带射频回波信号的谐波分离问题,提出了一种基于逐次变分模态分解( SVMD)和经验小波

变换(EWT)的信号滤波算法,简称 SVMD-EWT。 其对信号进行逐次变分模态分解,收集窄带模态的中心频率。 结合经验小波

变换中自适应频谱曲线局部极小值寻找方法对模态进行分类。 将判定为基波成分与谐波成分相互混叠的模态的能量作为优化

经验小波变换模态边界的参数,设计经验小波滤波器对超声射频回波信号做滤波处理。 仿真和实验表明相比传统的人为给定

截止频率的带通滤波器和将发射反相位信号得到的回波信号相加滤波的脉冲反转法,本文提出的方法具有更好的滤波性能和

稳定性。 带通滤波器和本文方法滤波后生成的乳腺肿瘤谐波 B 超图对比度分别为 15. 77
 

dB 和 20. 78
 

dB。
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Abstract:A
 

signal
 

filtering
 

algorithm
 

( SVMD-EWT)
 

based
 

on
 

successive
 

variational
 

mode
 

decomposition
 

and
 

empirical
 

wavelet
 

transform
 

is
 

proposed
 

to
 

solve
 

the
 

harmonic
 

separation
 

problem
 

of
 

wideband
 

RF
 

echo
 

signal
 

in
 

ultrasonic
 

tissue
 

harmonic
 

imaging.
 

The
 

signal
 

is
 

decomposed
 

by
 

successive
 

variational
 

modes
 

to
 

acquire
 

the
 

center
 

frequencies
 

of
 

narrow-band
 

modes.
 

The
 

modes
 

are
 

classified
 

according
 

to
 

the
 

local
 

minimum
 

found
 

by
 

Scale-space
 

in
 

empirical
 

wavelet
 

transform.
 

The
 

energy
 

of
 

the
 

modes
 

aliasing
 

in
 

fundamental
 

and
 

harmonic
 

components
 

is
 

chosen
 

as
 

the
 

parameter
 

to
 

optimize
 

the
 

mode
 

boundary
 

of
 

the
 

empirical
 

wavelet
 

transform.
 

Then
 

the
 

empirical
 

wavelet
 

filter
 

is
 

designed
 

to
 

filter
 

the
 

ultrasonic
 

RF
 

echo
 

signals.
 

Simulation
 

and
 

experiments
 

show
 

that
 

the
 

proposed
 

method
 

has
 

better
 

filtering
 

performance
 

than
 

the
 

traditional
 

high-pass
 

filter
 

method
 

with
 

artificially
 

given
 

cutoff
 

frequency
 

and
 

the
 

pulse
 

inversion
 

method
 

dealing
 

with
 

paired
 

echo
 

signals
 

generated
 

by
 

transmitting
 

the
 

inverse
 

phase
 

signal.
 

The
 

contrast
 

of
 

the
 

harmonic
 

breast
 

ultrasound
 

images
 

generated
 

after
 

bandpass
 

filtering
 

and
 

the
 

method
 

proposed
 

in
 

this
 

study
 

are
 

15. 77
 

dB
 

and
 

20. 78
 

dB,
 

respectively.
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0　 引　 　 言

　 　 超声波在组织中传播会因非线性效应产生谐波分

量。 组织谐波成像技术[1-3] 利用这一原理,从射频回波信

号中分离出这些带有组织信息的谐波成分来进行成像分

析。 相比于传统的基波成像,组织谐波成像具有增强对

比度、消除旁瓣干扰、消除成像伪影的优势。
通常为了避免射频回波信号中基波与谐波相互混

叠,使用窄带换能器[4-7] 激发和接收超声信号。 但这样意
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味着脉冲信号长度的增加,降低了超声图像的空间分辨

率,同时窄带换能器在设计和加工上存在技术难点。 所

以使用信号处理技术对超声回波信号滤波提取需要的谐

波成分。 带通滤波器[8]
 

( bandpass
 

filtering,
 

BPF)和脉冲

反转法[9-10]
 

(pulse
 

inversion,
 

PI)是用以分离谐波的最常

用方法。 带通滤波器在频域上直观地设置通带和阻带范

围来提取信号的谐波成分。 但其分离效果受到截止频

率、阶数等人为设置参数的影响。 在不均匀的组织中,回
波信号的谐波成分也有不均匀的分布[11-12] 。 因此固定参

数的带通滤波器无法达到持续稳定的谐波分离效果。 脉

冲反转法基于反相位信号在非线性介质中的传播特性。
两个反相位激发信号得到的回波相加可以消除信号中的

基波和奇数次谐波成分,并保留下偶数次谐波成分。 同

时因为两信号能量叠加,得到的谐波成分幅值得到提升,
进一步增强了图像的对比度和清晰度。 然而由于需要先

后发射两次信号,降低了成像的帧率。 同时该方法对组

织的动态较为敏感[13] 。 其他的谐波成像技术也可以达

到分离或增强谐波成分能量的目的,包括编码调制[14] 、
自适应滤波器[15-17] 。 但这些方法受限于成像深度、低计

算效率和模型复杂度都只适用于一定的需求范围。 广泛

的适用范围、高计算效率、高自适应性和稳定性是设计谐

波分离技术的目标。
针对非平稳非线性信号的特征提取,越来越多的自

适应分析的算法工具被提出,包括经验模态分解[18-19] 、变
分模态分解[20] 、经验小波变换[21] 以及各自对应的改进算

法。 这些方法已被广泛应用于噪声控制,故障检测、缺陷

检测等[22-24] 信号处理领域。 经验模态分解将信号自适应

地分解为一系列本征模态函数。 该方法对低频成分具有

良好的分辨能力,但处理高频成分时会出现模态混叠的

问题。 变分模态分解对信号的分解与经验模态分解相类

似,其对高频成分具有良好的辨识能力,但其算法运用时

需要对参数进行寻优以获得最佳性能,降低了算法的适

用性。
针对自适应分解算法的模态识别特性,本文提出了

一种基于逐次变分模态分解和经验小波变换的超声组织

谐波分离方法。 结合了两种算法模态辨识上的优势,并
将其针对组织谐波成像进行了设计,最终实现了组织谐

波信号的有效分离和成像目标。

1　 理论方法

1. 1　 变分模态分解和逐次变分模态分解

　 　 变分模态分解[20] ( variational
 

mode
 

decomposition,
 

VMD)是一种基于 Wiener 滤波器、Hilbert 变换等的信号

分解方法。 VMD 将分解过程转化为变分求解问题,通过

寻找约束变分模型的最优解来实现信号的自适应分解。

假设原始信号 x( t) 可 分 解 为 K 个 本 征 模 态 函 数

( intrinsic
 

mode
 

function,
 

IMF),用 uk( t) 表示第 k 个 IMF。
求得 IMF 的解析式,频移到基带做带宽估计。 那么

与之对应的约束变分模型为:

min
{uk(t)}{ωk}

∑
K

k = 1
∂t δ(t) + j

πt( ) ∗uk(t)
é

ë
êê

ù

û
úú e

-jωkt
2

2
{ }

s. t. ∑
K

k = 1
uk( t) = x( t)

(1)

其中, δ( t) 为狄拉克函数,j 为虚数单位,“∗” 为卷

积算子,ωk 为 uk( t) 中心频率。
使用二次惩罚函数和拉格朗日算子将该约束优化问

题转化为无约束最小化问题,再采用交替方向乘子法

(alternate
 

direction
 

method
 

of
 

multipliers,
 

ADMM) 将其转

化为关于 uk( t)、ωk 和拉格朗日乘子 λk( t) 的子优化问题

进行求解。 求解过程中的更新方式为:

ûn+1
k (ω) =

x̂(ω) - ∑
K

i≠k
û i(ω) + λ̂(ω)

2
1 + 2α(ω - ωk)

2 (2)

λ̂n+1(ω) = λ̂(ω) + τ x̂(ω) - ∑
K

k = 1
ûk(ω)[ ] (3)

其中, α 为惩罚因子,n 为迭代次数,τ 为采用双上升

法在频域求解 λ( t) 最小化的步长。 x̂(ω)、ûk(ω) 和

λ̂(ω) 分别为 x( t)、uk( t) 和 λ( t) 的傅里叶变换。
逐次变分模态分解[25] ( successive

 

variational
 

mode
 

decomposition,
 

SVMD)在 VMD 基础上添加了最小化谱重

叠约束,实现了模式的逐次提取。
和 VMD 类似,SVMD 所有模态在各自中心频率处有

紧凑带宽。 该约束的最小化准则为:

J1 = ∂t δ( t) + j
πt( ) ∗uk( t)

é

ë
êê

ù

û
úú e

-jωkt
2

2
(4)

uk 和余量 ur 的最小化谱重叠的最小化准则为:
J2 = ‖βk( t)∗ur( t)‖2

2 (5)

其中, βk( t) 为 滤 波 器
1

α(ω - ωk)
2 的 时 域 脉 冲

响应。
uk 在之前得到的所有模态的中心频率处有最小化能

量谱。 该约束的最小化准则为:

J3 = ∑
k-1

i = 1
‖β i( t)∗uk( t)‖2

2 (6)

其中, βk( t) 为滤波器
1

α(ω - ω i)
2 ,i = 1,2,…,k的时

域脉冲响应。
所以 SVMD 的约束变分问题表示为:

min
{uk( t),ωk,ur( t)}

{αJ1 + J2 + J3}

s. t.
 

uk( t) + ur( t) = x( t)
(7)

约束最小化问题同样转化为无约束问题, 再用
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ADMM 得到迭代方式:

ûn+1
k =

x̂(ω) + α2(ω - ωk)
4 ûk(ω) + λ̂(ω)

2
[1 + α2(ω - ωk)

4][1 + 2α(ω - ωk)
2 + m]

(8)

其中, m = ∑
k-1

i = 1

1
α2(ω - ω i)

4 。

λ̂n+1(ω)= λ̂(ω) + τ
x̂(ω) - ûk(ω) + λ̂(ω)

2
1 + α2(ω - ωk)

4
- λ̂(ω)

2

é

ë

ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú

(9)
同 VMD 相比,SVMD 不需要预先确定分解模态的数量,

且具有更高的计算效率和对初始中心频率更高的鲁棒性。
1. 2　 经验小波变换

　 　 经验小波变换[21](empirical
 

wavelet
 

transform,
 

EWT)
适用于自适应分析非平稳非线性的时间序列信号。 EWT
根据信号频谱确定分解信号各模态间的边界 ωn,然后设

计经验小波滤波器组。 尺度函数 φ̂n(ω) 和经验小波函数

ψ̂n(ω) 定义为:

φ̂n(ω) =

1,　 ω ≤ (1 - γ)ωn

cos
π
2
β

1
2γωn

( ω - (1 - γ)ωn)( )é

ë
êê

ù

û
úú ,

　 (1 - γ)ωn ≤ ω ≤ (1 + γ)ωn

0,　 其他

ì

î

í

ï
ï
ï

ï
ï
ï

(10)

ψ̂n(ω) =

1,　 (1 + γ)ωn ≤ ω ≤ (1 - γ)ωn+1

cos
π
2
β

1
2γωn+1

( ω - (1 - γ)ωn+1)( )é

ë
êê

ù

û
úú ,

　 (1 - γ)ωn+1 ≤ ω ≤ (1 + γ)ωn+1

sin
π
2
β

1
2γωn

( ω - (1 - γ)ωn)( )é

ë
êê

ù

û
úú ,

　 (1 - γ)ωn ≤ ω ≤ (1 + γ)ωn

0,　 其他

ì

î

í

ï
ï
ï
ï
ïï

ï
ï
ï
ï
ï

(11)
其中:

γ < min
n

ωn+1 - ωn

ωn+1 + ωn
( ) (12)

β =
0, x ≤ 0
x4(35 - 84x + 70x2 - 20x3), 0 < x < 1
1, x ≥ 1

{
(13)

EWT 的细节系数Wx(n,t) 和近似系数Wx(0,t) 可由

原始信号 x( t) 与尺度函数和经验小波函数做内积得到:

Wx(0,t) = ∫x(τ)φ1(τ - t)dτ (14)

Wx(n,t) = ∫x(τ)ψn(τ - t)dτ (15)

则 x( t) 可由小波函数重构:

x( t) = Wx(0,t)∗φ1( t) + ∑
N

n = 1
Wx(n,t)∗ψn( t)

(16)
1. 3　 基于 SVMD 和 EWT 的生物组织超声谐波分离算法

　 　 基于上文提到的 SVMD 和 EWT 算法,本文提出了一

种新型高效的分离出生物超声射频回波信号中谐波成分

的方法。 具体步骤为:
1)

 

利用 SVMD 对超声射频回波信号做分解,得到一

组窄带带宽模态的中心频率。
2)

 

利用 EWT 分解当中的自适应确定边界的无参数

算法 Scale-space[26] 寻找信号频谱中有意义的模态来寻找

局部极小值。 其中需要先对信号频谱做预处理,包括去

除频谱趋势和平滑处理来降低低频模态能量分布和噪声

对局部极小值判别的影响。
3)

 

利用发射信号频率即基波成分频率和谐波成分

频率的先验知识,选择距离两者之间最近的频谱局部极

小值点。 用其对步骤 1)中得到的各模态中心频率进行

分类,将两侧最近的中心频率对应的模态分量看作为信

号中基波成分和谐波成分相互混叠的成分。 将两个模态

的中心频率按照能量的比重进行加权平均获得的频率值

作为 EWT 分解的模态边界,设计经验小波滤波器对原始

信号做谐波分离。
上述操作逐线作用在超声射频回波信号上。 为了限

制通道之间信号滤波的不均匀性,先将每一线信号确定的

基波与谐波之间边界做平滑处理,再进行滤波操作。
组织射频回波信号的宽频特性使得 SVMD 具有良好

的收敛性质。 在 SVMD 中参数 α 控制着滤波带宽,较小的

α 代表较大的滤波带宽,从而导致模态混叠。 因此控制 α
动态范围的 αmax 由先验知识信号频率带宽 fBW 确定:

αmax =
(2 2 - 2) f 2

s

f 2
BW

(17)

在 EWT 局部极小值寻找算法中,选择具有较强自适

应能力的经验定律方法[27]( empirical-law)来确定待分析

频率范围内有意义的频率边界。
综上,该方法结合了 SVMD 和 EWT 模态边界选择方

案各自的优势,将信号基波成分与谐波成分相互混叠的

性质考虑进模态边界确定的思路中。

2　 仿真和实验

2. 1　 CREANUIS 非线性超声平台仿真分析

　 　 仿真分析通过 CREANUIS[28] 仿真平台获得超声射

频回波信号。 CREANUIS 使用广义角谱法( generalized
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angular
 

spectrum
 

method,
 

GASM)计算换能器发射信号与

仿体中散射体作用形成的非线性超声声场,其中考虑了

基波和二次谐波频率下的情况。
仿真中发射信号选择高斯调制正弦脉冲信号,中心

频率为 5 MHz,脉冲长度为两周期,信号采样频率为

50 MHz。 线阵参数和仿体模型介质参数如表 1 所示。 其

中非线性系数 β[29] 描述介质的非线性性质。 在声波振

幅较大且频率较高时,需要考虑非线性效。 将压力 P 看

作密度 ρ的函数,即P = f(ρ)。 将其在静态密度 ρ0 处进行

泰勒级数展开得到:

P = ∑
∞

k = 0

1
k!

∂kP
∂ρk( )

s

(ρ - ρ0) k (18)

其中, s 表示绝热条件。
保留线性项和二次项得到压力和密度之间的关系。

定义 A = ρ0
∂P
∂ρ( )

s
,B = ρ2

0

∂2P
∂ρ2( )

s

。 则非线性系数表示为

β = 1 + B
2A

。

表 1　 系统参数

Table
 

1　 System
 

parameters

参数名 参数值

阵元中心距离 / μm 245

阵元间距 / μm 30

阵元高度 / mm 6

波束聚焦深度 / mm 45

扫描线数 163

介质密度 / (kg·m-3 ) 1
 

000

声速 / (m·s-1 ) 1
 

540

非线性系数 8

　 　 仿真设置的三维囊肿仿体模型如图 1 所示。 尺寸为

20
 

mm×1
 

mm×40 mm。 模型在三维坐标系下 x,y 和 z 取
值范 围 分 别 为 [ - 10, 10 ]

 

mm, [ 20, 60 ]
 

mm 和

[ -0. 5,0. 5]
 

mm。 在(x,
 

z)为( -6,45)和(6,45)处分别

设有直径为 6 mm 的强散射区域和无散射区域。 整个模

型包含 10
 

000 个均匀随机分布的散射体,强散射区域散

射振幅是周围组织的 5 倍,无散射区域振幅为零。 线阵

以 122. 5
  

μm(即阵元中心距离的一半)的间距扫描模型

共得到 163 条扫描线。
根据发射信号的带宽以及回波信号的性质,仿真信

号处理中需要 SVMD-EWT 模态带宽为 1 MHz。 代入

式(17)得到惩罚因子 αmax 约为 2
 

071。 拉格朗日乘子更

新步长 τ = 0。 迭代终止参数中收敛容差  和最大迭代次

数 N 分别为 10-6 和 100。

图 1　 囊肿仿体模型

Fig. 1　 Cyst
 

phantom
 

model

为了展示本文谐波分离算法的性能,采用 20 阶

Butterworth 带通滤波器
 

(截止频率为 7. 8 MHz,对应频谱

上基波中心频率与谐波中心频率之间的极小值点)以及

脉冲反转法与本文方法作对比。 其中脉冲反转法需要发

射相位相反的激发信号,将得到的两个回波信号相加得

到谐波成分,同时抑制基波成分。
首先改变仿体中介质的非线性系数,分别取为 1、2、

4、8、16、32,得到 6 条中心扫描线信号。 对信号分别用带

通滤波器、脉冲反转法以及 SVMD-EWT 做谐波分离。 对

分离出的谐波做傅里叶变换得到归一化频谱如图 2 所

示。 从原始信号频谱可以看到基波成分和谐波成分的中

心频率分别在 5 MHz 和 10 MHz 附近。 6 条信号中基波

的峰值保持不变,而谐波的幅值随着非线性系数的增加

而增加。 比较 3 种滤波方法,带通滤波器分离的谐波成

分当中存在不随非线性系数变化的基波成分。 由于固定

的截止频率,当非线性系数较小时,未分离出的基波成分

幅值远大于谐波成分,严重降低了谐波分离的效果。 脉

冲反转法则完全分离出了谐波成分。 SVMD-EWT 法因

为能够自适应地得到分离谐波成分的边界,所以谐波成

分整体随非线性系数变化而变化。
因为脉冲反转法滤波需要发射两次信号,所以在成

像过程中降低了图像的帧率,同时受组织动态影响形成

运动伪影。 仿真中在两次脉冲发射间沿 x 方向移动仿体

24. 5
 

μm 以模拟扫描成像过程中生物组织的动态。 得到

的脉冲反转法频谱曲线如图 3 所示,脉冲反转法已无法

将谐波成分完美分离,其中混杂着较多的基波成分。 这

将导致生成的谐波 B 超图像对比度下降。
保持仿体非线性系数为 8,生成 30 组随机散射体分

布的仿体模型。 用 3 种谐波分离方法对模型进行谐波成

像。 其中针对脉冲反转法,分静态和动态两组实验。 分

离出谐波后利用希尔伯特变换进行包络检测。 再通过对

数变换将动态范围转化为 60
 

dB。 然后通过线性插值以

及降采样生成 B 超图像,如图 4 所示。 其中图 4( a)为基

波图像,图 4(b) ~ (e)为不同滤波算法得到的谐波图像。
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图 2　 原 RF 信号频谱曲线与 BPF,PI,SVMD-EWT 得到的谐波频谱曲线

Fig. 2　 Normalized
 

spectrum
 

of
 

original
 

RF
 

and
 

harmonic
 

spectrum
 

by
 

using
 

BPF,
 

PI,
 

SVMD-EWT

图 3　 动态仿真中 PI 滤波得到的频谱曲线

Fig. 3　 Spectrum
 

by
 

using
 

PI
 

in
 

dynamic
 

simulation

　 　 最后对比 3 种方法得到图像的质量。 评价指标包括

对比度(contrast
 

ratio,
 

CR)、噪声对比度(contrast-to-noise
 

ratio,
 

CNR)以及散斑信噪比(speckle
 

signal-to-noise
 

ratio,
 

sSNR),定义[30] 如下:

CR = 20lg
μ in

μout
( ) (19)

CNR =
| μout - μ in |

σ2
out + σ2

in

(20)

sSNR =
μout

σout
(21)

其中, μ 和 σ 分别为 B 超图像中像素平均值和标准

差。 下标 in 和 out 分别表示感兴趣的区域 ( region
 

of
 

interest,
 

ROI)和背景区域。 选取的两个 ROI 如图 4( a)
所示,位置在模型中囊肿区域中心, 直径为 4 mm。
图 4(a)的中间区域作为周围组织背景。 两个囊肿区域

的评价指标分别用下标 1 和 2 表示。
3 种谐波分离方法对应的 30 组谐波成像各指标结

果如表 2 所示。 在静态模拟中,脉冲反转法可以获得最

高对比度的谐波 B 超图像。 但在动态模拟中,其滤波性

能大幅度下降。 两个区域的对比度、噪声对比度和散斑

信噪比分别下降了 35. 67% ,
 

35. 83% ,
 

26. 25% ,
 

19. 55%
和 21. 43% 。 静态模拟中 SVMD-EWT 相比带通滤波器有

稳定的图像对比度优势,脉冲反转法获得了最好的谐波
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图 4　 囊肿仿体 B 超图像

Fig. 4　 B
 

mode
 

images
 

of
 

cyst
 

phantom

图像。 但考虑动态模拟,SVMD-EWT 则获得最佳的滤波

性能。 然而由于 SVMD 算法需要迭代计算窄带带宽模

态,需要耗费较高的计算成本,导致了使用 SVMD-EWT
进行谐波成像所耗费的时间远大于传统的带通滤波器和

脉冲反转法。

表 2　 囊肿仿体谐波成像指标

Table
 

2　 Harmonic
 

imaging
 

indices
 

of
 

cyst
 

phantom

评价指标 BPF PI(静态) PI(动态) SVMD-EWT

CR1 / dB 4. 16±0. 05 4. 41±0. 06 3. 25±0. 05 4. 24±0. 11

CNR1 2. 22±0. 02 2. 40±0. 02 1. 77±0. 02 2. 35±0. 05

CR2 / dB -28. 15±0. 89 -31. 15±1. 22 -19. 99±0. 92 -30. 62±1. 26

CNR2 3. 54±0. 02 4. 04±0. 04 3. 25±0. 12 3. 82±0. 02

sSNR 1. 58±0. 11 1. 68±0. 18 1. 32±0. 17 1. 72±0. 12

T / s 0. 15±0. 00 0. 07±0. 00 0. 07±0. 00 25. 41±0. 13

2. 2　 开放乳腺肿瘤射频数据实验

　 　 开放获取的乳腺超声数据集[31] 包含了一组从

100 个乳腺病变中测得的原始射频超声回波信号。 78 名

年龄在 24 ~ 75 岁(平均 49. 5 岁)的女性患者参加了数据

的采集。 得到的数据包括了 52 个恶性和 48 个良性乳腺

病变的扫描结果。 所有恶性病变均通过核心针活检进行

组织学评估。 对于良性病变,一部分进行了组织学评估,
另一部分在两年内进行了观察。 由经验丰富的放射科医

生指定了每个病变的 ROI。
对于每个病变,使用 L14-5 / 38 线性阵列换能器,使

用 Ultrasonix
 

SnoixTouch
 

Research 超声扫描仪从病理区域

获取两个独立的正交扫描(纵向和横向)。 射频信号使

用单聚焦波束形成,聚焦区域始终位于病变深度。 每次

扫描由 510 条射频回波组成。 信号以 40 MHz 的采样频

率进行数字化。 每个射频信号中样本数量取决于所选择

的测量深度。
由于无法获得脉冲反转法需要的反相激发接收的射

频信号,实验中只比较分别使用带通滤波器和 SVMD-
EWT 生成的谐波 B 超图像。

以一例乳腺病变为例,其中的一条射频信号的频谱

如图 5 所示。 实际的生物组织超声信号中谐波分量幅值

要比仿真中小很多,所以对宽带换能器获得的信号进行

谐波成像非常考验滤波算法的性能。
该病变的基波图像如图 6( a) 所示。 分别用带通滤

波器和 SVMD-EWT 进行谐波成像。 带通滤波器设置截

止频率为 8. 2 MHz,阶数为 20。 SVMD-EWT 中选择模态

带宽为 1 MHz,计算得到 αmax 约为 1
 

325。 拉格朗日乘子

更新步长 τ = 0。 迭代终止参数中收敛容差  和最大迭代

次数 N 分别为 10-6 和 100。
生成的谐波图像,如图 6( b)和( c)所示。 谐波图像

相比基波图像有更高的对比度,组织轮廓更加清晰。 用
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图 5　 乳腺囊肿射频信号频谱曲线

Fig. 5　 Normalized
 

spectrum
 

of
 

breast
 

cyst

图 6　 乳腺囊肿 B 超图像

Fig. 6　 B
 

mode
 

images
 

of
 

breast
 

cyst

SVMD-EWT 滤波得到的谐波图像相比带通滤波器谐波

图像对比度更高。
对数据集中的 200 个病变分别用带通滤波器和

SVMD-EWT 方法进行谐波成像,用 2. 1 节中的图像评价

指标定量分析,得到的结果如表 3 所示,其中 ROI 为数据

集中已由放射科医生标定的乳腺囊肿区域,例如图 6( a)
中白色虚线选中的区域。 为降低聚焦深度对结果的影

响,背景选取在囊肿相同深度的其他组织区域。 SVMD-
EWT 谐波图像的对比度,噪声对比度和散斑信噪比分别

比带 通 滤 波 器 高 31. 77% ,
 

18. 11% 和 10. 91% 。 但

SVMD-EWT 生成一张谐波图像平均需要 72. 74
 

s,较大的

计算量是该方法主要的缺点。

表 3　 乳腺囊肿谐波成像指标

Table
 

3　 Harmonic
 

imaging
 

indices
 

of
 

breast
 

cyst

评价指标 HPF SVMD-EWT

CR / dB -15. 77±2. 19 -20. 78±2. 90

CNR 2. 43±0. 32 2. 87±0. 46

sSNR 1. 65±0. 33 1. 83±0. 31

T / s 0. 24±0. 01 72. 74±0. 23

3　 结　 　 论

　 　 本文提出了一种针对生物组织宽频超声射频回波信

号的谐波分离方法 SVMD-EWT。 该方法结合了逐次变

分模态分解和经验小波变换对超声回波信号分解过程中

的优势,有效分离出了原信号中与基波成分相混叠的谐

波成分。 仿真和实验分别处理了仿体非线性超声信号以

及临床获得的乳腺囊肿回波信号。 该方法比传统的带通

滤波器具有更强的成分识别能力,能够针对不同信号自

适应地调整分离模态的边界。 用该方法生成的超声谐波

图像具有更高的对比度和散斑信噪比。 但缺点是 SVMD
中大量迭代需要消耗较大的计算成本。

在算法设计上,本文中只考虑了基波和二次谐波分

离的目标。 接下来的工作可以尝试对复杂多目标频率的

超声谐波信号进行处理,同时分离出超谐波以及次谐波。
将运用场景扩展到造影谐波成像领域。
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